IX. TOMOGRAFIA EMISYJNA FOTONOW I POZYTONOW

9.1 Wstep

Badajac pacjenta chcielibySmy otrzymac trojwymiarowe obrazy jego narzadow. Droga do
tych obrazow prowadzi od otrzymania jedno- i dwuwymiarowych projekcji (np. gestosci
tkanek) na dany kierunek obserwacji do dwu- i tréjwymiarowych rekonstrukcji. Urzadzenia,
stuzace do otrzymania projekcji zwane sa tomografami komputerowymi, a technika
obrazowania przekrojow przez ludzkie cialo metodami rekonstrukcji z wielu
jednowymiarowych informacji o absorpcji promieniowania X wzdluz serii wybranych
kierunkow znana jest pod skrotem CT — Computed Tomography (tomografia komputerowa).
Nazwa ,tomografia” pochodzi od greckiego tomos, czyli wilasnie przekrdj lub cigcie.
W poczatkach techniki byla ona zwiazana z konwencjonalna technika rentgenowska.
Tomografia byla i jest ona szeroko stosowana w diagnostyce radiologicznej, a jej sukcesy
zostaly w dalszej kolejnosci  wykorzystane w medycynie nuklearnej w postaci tzw.
komputerowej tomografii emisyjnej (ECT — Emission Computed Tomography). Poniewaz
tomografi¢ mozna podzieli¢ na poprzecznq 1 podtuzng, warto zaznaczy¢, ze to witasnie
poprzeczna tomografia znalazta najpowszechniejsze zastosowanie. Tomografia poprzeczna,
w ktorej wykorzystuje sig rejestracje poszczegdlnych fotondéw nosi skrot SPECT (od ang.
Single Photon Emission Computed Tomography). Jesli zrédlem promieniotwdrczym jest
emiter pozytonow, technik¢ obrazowania oznaczamy skrotem PET (Positron Emission
Tomography). Rys. 9.1 pokazuje rozwdj techniki tomograficznej, od pierwszych tomografow
komputerowych, w ktorych zrédlo i detektor przejezdzaty réwnolegle w poprzek badanego
przekroju ciala pacjenta do skanera IV-ej generacji, korzystajacego z wiazki rozwartej
emitowanej ze zrodla obracajacego si¢ wokoét pacjenta 1 zestawu detektorow roztozonych na
okrggu. Uproszczony schemat samej lampy rentgenowskiej pokazany jest na rys. 9.2. Wiazka
elektrondéw wyrzucana impulsowo z widkna lampy trafia na wolframowa antykatodg. Ze
wzgledu na stosunkowo wysokie strumienie elektronow przyspieszanych w polu
elektrycznym pomigdzy wioknem (katoda) a antykatoda, ta lokalnie si¢ nagrzewa, a ciepto
jest odprowadzane przez miedziang podktadke. Dodatkowo, szybki obrot antykatody pozwala
na zmniejszenie efektu cieplnego. Zaledwie okoto 0,2% elektronow powoduje emisjg
promieniowanie rentgenowskiego. W wypadku pozostatej czgsci energie elektronow jedynie

grzeja antykatode. Jak omawialiSmy w rozdziale II, otrzymywane promieniowanie zawiera



dwie sktadowe: promieniowanie charakterystyczne oraz promieniowanie hamowania. To
ostatnie ma widmo ciagte o energiach od zera do maksymalnej, odpowiadajacej przylozone;j
roéznicy potencjatow, ktéra standardowo podaje si¢ w kiloelektronowoltach 1 oznacza jako
kVp. Wiazka promieniowania rentgenowskiego wyprowadzana jest przez okno na zewnatrz.
Pokazany na rysunku filtr metalowy stuzy odcigciu niskoenergetycznej czesci widma, ktora
by nie przyczyniala si¢ do tworzenia obrazu, natomiast skutkowataby obcigzaniem pacjenta
dawka promieniowania jonizujacego. Kolimator wyjsciowy stuzy, jak zawsze, najlepszej

definicji katowej wiazki.

Szczegbdlnym skanerem jest ultraszybki ,,Imatron”, stuzacy do badan serca (rys. 9.3). W tym
skanerze wiazka rozbieznego promieniowania rentgenowskiego powstaje w wyniku
kierowania elektronow ze zrddla na pierScienie anodowe 1 zbierana jest na dwoch
naktadajacych si¢ czg$ciowo na siebie pierscieniach z detektorami, przy czym kazdy
z pier$cieni obejmuje kat okoto 210°. Zauwazmy, ze we wszystkich tych wypadkach méwimy
0 tomografii transmisyjnej, gdyz pacjent znajduje si¢ migdzy zrdédtem promieniowania

a detektorem.

Rys. 9.4 pokazuje typowy widok tomografu komputerowego, a rys. 9.5 — obrazu przekroju
poprzecznego brzucha pacjenta, uzyskanego metoda tomografii komputerowej. Dzi$
korzystamy rowniez ze zrddel promieniowania synchrotronowego, cho¢ gtéwnie do badan
pozaustrojowych, in vitro. Dzigki ogromnym strumieniom fotonéw powstajacych podczas
okrazania pierscienia akumulacyjnego przez wysokoenergetyczne elektrony, mozna
uzyskiwa¢ obrazy o nadzwyczajnej zdolnosci rozdzielczej, co ilustruje rys. 9.6, na ktorym
przedstawiono trojwymiarowe rekonstrukcje fragmentow kosci kobiet w wieku 33 lat (a), 55

lat (b) 1 72 lat (c). Wida¢ wyraznie postgpowanie osteoporozy z wiekiem pacjentki.

Wysokie strumienie fotonéw z synchrotronu pozwalaja na uzycie rozlicznych, bardzo
wyspecjalizowanych technik dyfrakcyjnych, pozwalajacych na uzyskanie dobrych,
kontrastowych obrazow tkanek rakowych, badanie takich parametréw, jak np. objgtos¢ krwi
w moézgu, a takze stwarzaja nadziejg¢ na terapi¢ nowotworéw przy pomocy ultrawaskich

wiazek.
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9.2 Podstawy tomografii poprzecznej

Wyobrazmy sobie narzad przeswietlany wzdluz wybranych kierunkow, jak na rys. 9.6.
Zmierzone nat¢zenie wiazki przechodzacej przez dany przekrdj, lub emitowanej z danego
przekroju, niesie informacje o wspdiczynniku pochtaniania promieniowania wzdtuz danego
kierunku, jak réwniez — w wypadku emisji - o tacznej koncentracji emiteréw znajdujacych si¢
wzdhuz wybranej linii pomiarowej. Zadaniem matematycznym jest rekonstrukcja rozktadu
wspotczynnika pochtaniania lub rozltozenia emiteréw w catym dwuwymiarowym przekroju.
W praktyce przekrdj ,,oglada si¢” jako siatke N x N pixeli, a doktadno$¢ rekonstrukcji
w zasadniczym stopniu zalezy od liczby M kierunkéw (na rys. 9.7 M = 6), wzdtuz ktorych

prowadzono pomiary.

Poniewaz praca z jednym detektorem bytaby bardzo wolna, co oznaczaloby obciazanie
pacjenta wzglednie duzymi dawkami, w obecnych tomografach stosuje si¢ banki detektoréw
umieszczonych w matrycy liniowe] obracajacej si¢ wspolnie z lampa rentgenowska wokot
pacjenta. Technika SPECT, o ktorej powiemy w nastgpnym paragrafie, postuguje si¢ kamera
scyntylacyjna o duzej wydajnosci (czulosci), stanowiaca bardzo wygodne narzedzie

w badaniach tomograficznych.

Rys. 9.7 Schemat przeswietlen narzadu (niebieski) pod réznymi katami



Dla mozliwie najlepszej rekonstrukcji interesujace nas pole obserwacji powinno by¢
podzielone na jak najwigksza liczbg pieli, co oznacza, ze rozmiar pojedynczego Piela
powinien by¢ jak najmniejszy. Ten jednak jest uwarunkowany wieloma czynnikami
geometrycznymi i systemem zbierania danych. W szczeg6lnosci, detektor w danym potozeniu
powinien zbiera¢ informacj¢ z calej kolumny pixeli, prostopadtej do kierunku skanowania
przedmiotu (narzadu), a mierzone promieniowanie powinno pochodzi¢ tylko z interesujacej
nas plaszczyzny przekroju, a nie z plaszczyzn sasiednich. Sam przyrzad powinien
odwzorowywac¢ jednorodny material w postaci réwnie jednorodnego rozktadu natezen w
obrazie. Jesli wykonujemy tomografi¢ emisyjna, nalezy mie¢ na uwadze, ze fotony
wychodzace z réznych giebokosci pacjenta bgda w réznym stopniu pochtaniane w tkankach i
narzadach wewngtrznych pacjenta. Dla dobrze dziatajacego przyrzadu, jednakowe natgzenia
wychodzace z dwoch punktéw o réznych glgbokosciach powinny by¢ ,,widziane” przez
detektor jako jednakowe. Warunki te nie sa w medycynie nuklearnej fatwe do spetnienia ze
wzgledu na natur¢ kolimatorow oraz cechy pochtaniania i rozpraszan promieniowania

wewnatrz ciala pacjenta.

Zasadnicza r6znica pomig¢dzy zwykla i emisyjna tomografia komputerowa polega na sposobie
zbierania danych: w konwencjonalnej CT mamy do czynienia ze skanami liniowymi
(zbieranie obrazu wzdluz jednego kierunku obserwacji), ktére prowadzimy pod wieloma
katami w zakresie 0 + 180°. Kat pelny nie jest wymagany ze wzgledu na symetri¢ uktadu
cztowiek plus tomograf. Tak nie dzieje si¢ w tomografii emisyjnej (np. SPECT), gdzie
korzystamy z reguly z petnego kata 360°.

9.3 SPECT

Nazwa techniki: tomografia emisyjna pojedynczych fotondéw jest podkresleniem roznicy
z technika pozytonowa (patrz kolejny paragraf), w ktorej trzeba naraz obserwowal dwa
fotony, aby moc okresla¢ miejsce pochodzenia emisji. W technice SPECT, majac kamere
scyntylacyjna wyposazona w komputer, wystarczy doda¢ tylko ramig, pozwalajace na obrot
kamery wokot pacjenta, aby umozliwi¢ prowadzenie badan tomograficznych. Oczywiscie
nalezy jeszcze dysponowaé odpowiednim oprogramowaniem. Jak mowilismy wczesniej, dla

zredukowania czasu akwizycji danych stosuje si¢ kamery wyposazone w dwie lub trzy



glowice. W wypadku tych pierwszych, glowice umieszczane sa po przeciwleglej stronie, pod
katem 90°, jak na rys. 9.8, wreszcie w sposob pozwalajacy ustawi¢ jedna glowice wzgledem
drugiej pod dowolnym katem. Oczywiscie koszt takich kamer bedzie zalezal m.in. od

elastycznos$ci geometrii gtowic.

Z punktu widzenia akwizycji danych, zbierane sa one w sposoéb ciagly, tj. podczas ciaglego
obrotu kamer albo w sposdb mieszany, kiedy to dane zbierane sa w trakcie obrotu kamery
ojaki§ kat, a nastgpnie przez pewien czas w danym polozeniu katowym kamery.
Standardowym jednak sposobem wykonywania pomiaru jest technika step-and-shoot, a wigc
ustawienia glowicy pod pewnym katem, wykonanie zdjecia 1 przejscie do wykonania kolejne;j
projekcji po wykonaniu okre§lonego skoku kameowego glowicy. Wykonanie sekwencji
takich obrazow, np. 64, pozwala potem obejrze¢ je w modzie kinowym, tj. ogladajac je jedna

po drugiej w odpowiednim tempie, co stwarza wrazenie obrazu filmowego.

Poniewaz w odroznieniu od systemu wielodetektorowego kamera scyntylacyjna zbiera
jednoczesnie informacj¢ z duzej powierzchni badanego narzadu, zbierane dane sa raczej
rzutami objgtosciowymi niz liniowymi danego przekroju. Dzigki temu mozna do$¢ tatwo
z pojedynczej akwizycji danych wykonaé rekonstrukcje réznych przekrojow (poprzecznego-
axial, wiencowego- coronal, strzatkowego-sagittal lub ukos$nego, rys. 9.8). W uktadach
wielodetektorowych w wyniku jednego zbioru danych odtwarza si¢ tylko jeden rodzaj
przekroju. Wyglad typowej gamma-kamery (dwuglowicowej) stosowanej w technice SPECT
pokazuje rys. 9.9.

Rys. 9.8 Plaszczyzny poprzeczna, wiencowa i strzalkowa przy obrazowaniu mozgu



Rys. 9.9 Wyglad typowej gamma kamery

Poniewaz przekrdj przez ciato ludzkie przypomina raczej ksztalt elipsoidy niz okrggu, nie
istnieja kamery, w ktorych glowica zamiast jezdzi¢ po okregu, jedzie po torze elipsoidalnym,
co ma znaczenie dla jakosci obrazowania, gdyz im blizej ciata znajduje si¢ glowica, tym
lepsza jest zdolno$¢ rozdzielcza 1, oczywiscie, statystyka pomiaru. Szczeg6lnym problemem
w zbieraniu danych jest problem ruchow pacjenta, gdyz ten porusza si¢ w trakcie badania,
cho¢by juz przez to, ze oddycha. Dlatego tez przy uwaznym badaniu nalezy sprawdzi¢ wynik
w modzie kinowym lub przez zdjecie tzw. sinogramu, tj. zestawu wykonanych projekcji tego
samego przekroju widzianego pod roznymi katami, ustawionych jedna pod druga.
Nieciaglosci we fragmentach sinogramu jawnie wskazuja na defekty zwiazane z ruchem
pacjenta. Samo wykonanie rekonstrukcji tomogramu pozostawimy do omdwienia w

oddzielnym rozdziale,

Niewatpliwie z eksperymentalnego punktu widzenia dobor wlasciwego kolimatora jest istotny
dla mozliwie wiernego odtworzenia rozktadu aktywnos$ci w badanym narzadzie. Z kolei,
z punktu widzenia obrobki danych, problemem SPECT jest fakt, ze promieniowanie jest
emitowane z réznych punktéw narzadu i przed rejestracja w kamerze jest wigc absorbowane
w rozny sposob. Prowadzi to do sytuacji, w ktorej jednorodny rozklad promieniowania na
danym przekroju jawi si¢ nam jako bardzo niejednorodny. Oznacza to dalej konieczno$é¢
wypracowania odpowiednich algorytmoéw pozwalajacych na wprowadzenie poprawki na efekt
tego rodzaju. Stosowane algorytmy postuguja si¢ réznymi zatozeniami (jak jednorodnosé

pochtaniajacego osrodka) i wykorzystywane sa albo przed przystapieniem do rekonstrukcji



(metoda Sorensona), w trakcie rekonstrukcji (metoda Gulberga) lub po wykonaniu
rekonstrukcji (metoda Changa). Dwie ostatnie metody sa najbardziej rozpowszechnione. Obie
jednak prowadza do fatszywych wynikéw, gdy pochtanianie fotonéw np. w klatce piersiowej
zachodzi w wysoce niejednorodny sposob. Dlatego tez stosuje si¢ techniki do$wiadczalne
badania rozktadu wspotczynnikéw pochtaniania przez wykonywanie badan transmisyjnych,
w gruncie rzeczy podobnych do CT. Cho¢ prowadzi to do wynikow o najlepszej jakosci,
wymaga jednak posiadania dodatkowego wyposazenia, wydluzenia czasu badania

1 napromieniania pacjenta.

WspominaliSmy juz wielokrotnie o problemach zwigzanych 2z rozpraszaniem
komptonowskim: tu mozemy manipulowaé jedynie szerokoscia okna amplitudowego oraz
wprowadza¢ poprawki, jesli dysponujemy pomiarami wykonywanymi w dwoéch lub trzech

oknach jednoczesnie.

W technice SPECT mamy do czynienia z wieloma zrodtami biedow, z ktorych pierwszym jest
zdolno$¢ rozdzielcza zalezna od glgbokosci, na ktérej potozone jest zrodto promieniotworcze.
Jest rzecza oczywista, ze gtowica kamery musi by¢ skierowana wzdtuz osi obrotu. Ponadto

e dokladnos¢ wyznaczenia $rodka obrotu kamery determinuje doktadno$¢ wyznaczenia
potozenia (X,Y) punktu emitujacego promieniowanie. W bezposrednim obrazowaniu
ptaskim, przesunigcie o jeden lub dwa pixele nawet trudno jest zauwazy¢. W technice
SPECT natomiast, bledy w granicach jednego lub dwodch pixeli powoduja
rozpoznawalne artefakty. Np. zrodto punktowe jest widziane w postaci obraczki. Aby
wyjustowaé uklad nalezy np. umiesci¢ zrodto punktowe w centrum obrotu
1 zobrazowa¢ je wykonujac pomiary dwodch obrazéw, kazdy wzdluz dwoéch
przeciwnych kierunkéw. Obrazy te powinny by¢ identyczne. Je$li nie sa, nalezy
zmieni¢ elektronicznie ,,zera” w napigciach X 1Y.

e W obrazowaniu powierzchni, niejednorodnos¢ odpowiedzi kamery na poziomie 5%
jest dopuszczalna, jednakze juz w rekonstrukcjach tomograficznych wymagana jest
jednorodnos$¢ na poziomie nie gorszym niz 2%.

e Dla wszystkich katow, pod ktorymi zbieramy dane, jednorodnos$¢ odpowiedzi kamery
powinna by¢ identyczna. Jednorodno$¢ ta moze by¢ naruszana gtownie przez zmiany
wzmocnienia w fotopowielaczach, spowodowane roéznymi potozeniami tych
fotopowielaczy w ziemskim polu magnetycznym. W najnowszych kamerach

fotopowielacze sg otoczone tzw. miu-metalem, ekranujacym je od pél magnetycznych.
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Powyzsze wymagania pokazuja, jak wazna sprawa w praktyce klinicznej jest zapewnienie

wiasciwego programu kontroli jakosci, o ktorym powiemy pod koniec tego rozdziatu.

W przeciwienstwie do rozkladu dawki dostarczanej pacjentowi w badaniach metoda
rentgenowskiej tomografii komputerowej, ktéra to dawka dostarczana jest do badanego
przekroju, w technice SPECT dawka rozklada si¢ w calym ciele i w czasie podyktowanym
efektywnym okresem potowicznego zaniku. W tomografii emisyjnej dla uzyskania obrazu

wykorzystujemy okoto 10 000 razy wigcej fotondw niz w CT.

Rys. 9.10 Obraz mo6zgu uzyskany technikg SPECT

Kliniczne zastosowania techniki SPECT obejmuja oceng pracy mozgu (rys. 9.10), serca,
szkieletu kostnego, watroby, ptuc i nerek. W wypadku mézgu SPECT mierzy przeptyw
krwi 1 drozno$¢ mozgu u pacjentéw po udarze lub posiadajacych guz nowotworowy.
Radiowskaznikiem jest tu z reguty **Tc. Ten sam znacznik uzywany jest do obrazowania
szkieletu 1 stanu ptuc. Koloid znakowany technetem promieniotworczym wykorzystywany
jest do diagnostyki watroby i S$ledziony. Z kolei w badaniach kardiologicznych
wykorzystujemy izotopy °'Tl lub *™Tc, ktére pozwalaja na detekcje obszarow

0 obnizonym przeplywie krwi podczas wysitku.
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9.4 PET

Wigkszo$é izotopow promieniotworczych stosowanych w medycynie nuklearnej (*™Tec,
Bl 2171 itp.) nie ma znaczenia z punktu widzenia czynnoéci zyciowych. Tymi, jak
mowimy biogenicznymi sa wegiel, tlen, azot. Sposrod nich emitery gamma sa zwiazane
z krotkozyciowymi izotopami B’ -promieniotwérczymi: ''C, N i 0. Z kolei '°F moze
podstawia¢ si¢ w miejsce wodoru w wielu czasteczkach o biologicznym znaczeniu, bez
wigkszego zmieniania dzialania tych czasteczek. W szczegdlnosci deoksyglukoza
znaczona izotopem F moze by¢ wykorzystana np. do badania metabolizmu glukozy
w mozgu. Zainteresowanie tego typu krotkozyciowymi radionuklidami bierze si¢ wtasnie

z mozliwosci wykorzystania ich do badania istotnych dla organizmu funkcji

fizjologicznych.

Krotki czas zycia ma zaréwno dodatnie, jak 1 zte strony. Ta zla jest gtownie koniecznosé
wykonania pomiaréw w krétkim czasie od chwili wyprodukowania izotopow, co
powoduje czgsto konieczno$¢ posiadania w poblizu sprawnego cyklotronu. W uzyciu sa
tez generatory radionuklidow, jak **Ge-"*Ga czy **Sr-*’Rb. Niektore reakcje stuzace do

otrzymania izotopow krotkozyciowych przedstawiamy nizej.

WE(100%)  4ag WE(5%)B"(95%)
48.2 lat 3,9 godz

“Ti » “Ca (stabilny)

zn _WEO3%)  Jecy  WEQR2%)B (97.8%) “Nj (stabilny)

9.2 godz. 9,7 godz
WE(100%) WE(100%)B"(90%)
%Ge »*Ga » °“Zn (stabilny)
271 dni 68 min
0 +
82g, WE((100%) ¥ Rb WE(5%)B(96%) » S2Kr (stabilny)
25 dni 1,3 min
WE(100%) WE(39%)B (61%)
128Ba » 'Cs - > 12¥Xe (stabilny)
2.4 dnia 3,6 min
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W tabelach 9.1 1 9.2 podajemy krotkie charakterystyki zarowno typowych izotopow

uzywanych w technice PET, jak i typowe w tej technice radiofarmaceutyki.

Tab. 9.1 Podstawowe charakterystyki izotopéw B’-promieniotworczych

w technice PET
Nuklid T Wydajnos¢ Energia Metoda
[min] pozytonowa maksymalna otrzymywania
[%0] [MeV]
e 20,39 99,0 0,960 cyklotron
PN 9,97 100,0 1,190 cyklotron
g 110,00 97,0 0,635 cyklotron
e 2,04 99,9 1,720 cyklotron
®Rb 1,27 96,0 3,350 generator
2Cu 9,74 98,0 2,930 generator
%Ga 67,8 90,0 1,900 generator

Tab. 9.2 Typowe radiofarmaceutyki w technice PET

Radiofarmaceutyk Zastosowanie

(°0), Metabolizm tlenu w mozgu, usuwanie tlenu z
mozgu

Hy("0) Przeptyw krwi w mézgu i sercu

c(0) Objetosé krwi w mozgu i sercu

("'C)-N-metylopiperazyna

Wiazanie receptora dopaminy w mozgu

(1 1C)—metionina lub cholina

Polozenie nowotworu

("°F)-fluorodeoksyglukoza

Metabolizm glukozy w modzgu i1 migsniu

sercowym, a takze lokalizacja nowotworu

("*N)H; oraz (*’Rb)"

Przeplyw krwi w migéniu sercowym
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Jadro emitujace pozyton .
Rys. 9.11 Emitowany

Z jadra pozyton szybko

traci swoja energie

Pozytony rozpraszaja sie w tkance w tkance wskutek
i traca energie

rozproszen, a nastepnie
anihiluje z elektronem,
w wyniku czego
powstaja dwa kwanty

anihilacyjne, kazdy

oenergii 511 keV.

511 keV Kwanty te s3 nastgpnie

UL e rejestrowane przez

przeciwlegle detektory

Uktad . . s e
koincydencyjny i zapisywane w pamieci

ukladu jesli rejestracja
nastapila jednoczesnie
(w koincydencji).

Detektory w kamerze
pozytonowej ustawione
sa badz na okregu
kota, badz na bokach

szeSciokata.

Zasada PET jest prosta (patrz rys. 9.11): emitowany pozyton jest spowalniany w materii
poprzez seri¢ zderzen i niemal w stanie spoczynku anihiluje z sasiednim elektronem,
w wyniku czego powstaja dwa kwanty anihilacyjne o energii 511 keV kazdy, emitowane
w przeciwnych kierunkach, gdy taczny ped pary elektron-pozyton wynosi zero. W praktyce
niezerowos¢ tego pgdu powoduje minimalne odchylenia kierunkéw emisji pozytonéow od
180°. Kwanty anihilacyjne sa wychwytywane przez dwa mate detektory Nal(Tl) lub BGO
(scyntylator z BisGes0O;;), z ktorych sygnaly zbierane sa w koincydencji (w granicach
mniejszych od 1 ns). Preferowane sa detektory o mozliwie duzej gestosci 1 wartosci liczby

atomowej, gdyz czulos$¢ tych detektorow ze wzgledu na efekt fotoelektryczny jest wigksza
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(przekrdj czynny rosnie jak Z°). Wprawdzie rozpraszanie komptonowskie takze wzrasta
z gestoscia (wigksza gestos¢ elektronow!), jednak dominuje efekt fotoelektryczny. Inne
jeszcze detektory, jak ortokrzemianu lutetu (LSO) lub gadolinu (GSO) maja dodatkowo
krotszy czas zycia w stanie wzbudzonym niz BGO 1 Nal(Tl) , co czyni je takze
preferowanymi krysztalami w detekcji fotonéw anihilacyjnych, szczegoélnie gdy zalezy nam
na szybkim obrazowaniu. Réwnie wazna charakterystyka krysztalu scyntylatora jest jego
wydajno$¢ kwantowa, od ktorej zalezy energetyczna i przestrzenna zdolno$¢ rozdzielcza.
Wybdr krysztalu jest z reguly kompromisem pomigdzy warto$ciami gestosci, wydajnosci

kwantowej i czasu relaksacji.

Detekcja kwantéw anihilacyjnych eliminuje konieczno$¢ uzywania kolimatoréw, mamy tu
wigc do czynienia z kolimacja elektroniczna. Nie oznacza to jednak, Zze zupehie rezygnuje si¢
z kolimacji geometrycznej, gdyz krysztaly scyntylatorow sa przedzielane szczelinami, co
pozwala ogranicza¢ objetosci, w ktorych rejestruje si¢ fotony, a poniewaz zestaw
fotopowielaczy z uktadem elektronicznym ,,§ledzi” sygnaty z kazdego krysztatu, to rozmiary

geometryczne tych krysztatow de facto zapewniaja kolimacj¢ geometryczna.

Szybko$¢ zbierania danych w technice PET pozwala na prze$ledzenie przemieszczania si¢
radiofarmaceutyku wewnatrz badanych organdéw, np. moézgu lub serca, a wigc obok
informacji o rozkladzie przestrzennym mozemy tez otrzyma¢ informacj¢ dotyczaca
czynnos$ci narzadu wewngtrznego. W zasadzie mozna mysle¢ o wykorzystaniu w technice
PET metody czasu przelotu, tj. rozréznieniu fotonéw ze wzgledu na czas ich docierania do
przeciwlegtych detektorow, jednak obecny stan techniki nie pozwala na uzyskanie w ten

sposob poprawy w zdolnoS$ci rozdzielczej zarowno przestrzennej jak energetyczne;.

Przestrzenna zdolno$¢ rozdzielcza techniki PET nie jest najwyzsza. Wynika to z kilku
czynnikéw. Po pierwsze, droga pozytonow jest zygzagowata, tak wigc zasigg pozytonoOw jest
znacznie wigkszy niz odleglo$¢ pomigdzy miejscem emisji a miejscem anihilacji pozytonu.
Typowa niepewno$¢ miejsca anihilacji wynosi 1,0 —1,5 mm. Po drugie, nie wszystkie fotony
wylatuja z miejsca anihilacji idealnie pod katem 180°. Skonczony ped anihilujacej pary
pozyton-elektron powoduje, ze migdzy tymi fotonami jest mate odchylnie od tego kata, ktore
wnosi istotna poprawke do zdolno$ci rozdzielczej. Jesli przez D oznaczy¢ promien. okrggu,
na ktorym ustawione sa detektory, wklad niekolinearnosci fotondow w zdolnos¢ rozdzielcza

bedzie w przyblizeniu réwny 0.0022D. Wreszcie, sam rozmiar poprzeczny detektora jest
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réwniez waznym parametrem. Typowo potowa tego rozmiaru, to ok. 3 mm. W rezultacie

osiagana przestrzenna zdolno$¢ rozdzielcza , to jakie$ 3,5 — 4 mm.

Pewnym problemem w technice jest wystgpowanie koincydencji innych niz te pozadane, co
ilustruje rys. 9.12. Z kolei poprawka na absorpcj¢ fotondéw w badanym materiale zalezy od
tacznej drogi fotondéw anihilacji. Mozemy wigc ja zmierzy¢ w niezaleznym eksperymencie z
uzyciem np. obracanego wokot obiektu zrédta 08Ge (rys. 9.13). Zdjecie skanera PET

przedstawione jest na rys. 9.14.

(a) (b) (c)
Rys. 9.12 Mozliwe koincydencje kwantow anihilacyjnych emitowanych z miejsc
zaznaczonych kropkami. Podczas gdy sygnal od fotonow jest prawidlowy na rysunku
(¢), w wypadku (a), gdy jeden z fotonow przed rejestracja ulegl rozproszeniu i zostal
zarejestrowany w detektorze innym niz powinien, daje to mylny sygnal linii
(przerywana), na ktorej znajduje si¢ miejsce koincydencji. Podobna sytuacja, tym razem
zwiazana z emisjg kwantéw anihilacyjnych z dwéch réznych miejsc, moze prowadzi¢ do

otrzymania mylnej informacji (b).

Jak juz mieliSmy okazje mowic, istota badania w medycynie nuklearnej jest odmienna reakcja
tkanki chorej 1 zdrowej na zastosowany radiofarmaceutyk. I tak, glukoza, a wigc
1 fluorodeoksyglukoza, tatwiej przenika przez btong komorkowa do komorki rakowej niz do
zdrowej. Pozwala to na szybkie zlokalizowanie komorek rakowych, czego przyktady

pokazuja ponizsze zdjecia (rys. Rys. 9.15—9.17).
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Detektornr 1 |@-mmmmmdfommooo o) p| Detektor nr 2

Rys. 9.13 Poprawka na absorpcje¢ zalezy od lacznej drogi fotonow anihilacji, s, wigc nie

stanowi ono wigkszej trudnosci w analizie obrazu

Rys. 9.14 Zdj¢cie skanera PET

Rys. 9.15 Rak pluca: obraz
przerzutow uzyskany technika PET
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Rys. 9.16. Nowotwor mozgu: obraz PET (z lewej) i obraz uzyskany technika

rentgenowska (z prawej)

Rys. 9.17 Rak skory i przerzuty obserwowane technika PET
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Z punktu widzenia diagnostyki mozna wyr6zni¢ nastepujace cechy PET na uwage zashuguje
fakt znacznie wigkszej szybkosci zbierania danych niz w technice SPECT. Nalezy tez
zauwazy¢, ze krotki czas zycia radionuklidow pozwala na bezpieczne powtarzanie badan, bez
obawy o kumulacj¢ radioaktywnos$ci w ciele pacjenta. Ponadto nie bez znaczenia jest fakt, ze

technika PET w zasadzie nie produkuje odpadéw promieniotworczych.

Stosowane w PET radioznaczniki kumuluja si¢ w tkankach posiadajacych szczegdlny enzym,
gen lub biatko. Dzieje si¢ tak dzigki badZ wiazaniu radioznacznika z czasteczkami biatek na
powierzchni komorek, zwanych receptorami, lub przez schwytanie go do wngtrza komorek
podczas procesu metabolistycznego lub enzymatycznego, zmieniajacego struktur¢ chemiczna
komorek. Istotna cecha wlasciwego radiofarmaceutyka jest zatrzymywanie si¢ we wlasciwym
narzadzie. Istnieja wigc takie radiofarmaceutyki, ktore sa wychwytywane np. przez moézg

i takie, ktore zatrzymuja si¢ w przestrzeni migdzykomorkowej w mozgu.

Rozktad natezenia promieniowania radioznacznika dostarcza informacji o rozktadzie
1 koncentracji szczegdlnych obiektow w organizmie, jak receptory, enzymy i transportery.
Szybko§¢ kumulowania si¢ radioznacznika lub opuszczania tkanki przez radioznacznik

zwigzany jest z tempem zachodzenia w ciele okreslonych procesow biologicznych. Do

najczesciej spotykanych nalezy 18F we fluorodeoksyglukozie (FDG) - analogu glukozy
(mozemy $ledzi¢ metabolizm glukozy w organizmie). W wypadku korzystania z FDG
Sledzimy przede wszystkim metabolizm glukozy w organizmie, ktory zmienia si¢ pod
wplywem roznych choréb. Np. w wigkszosci nowotworéw wchtanianie FDG jest
podwyzszone, co spowodowato szerokie zastosowanie PET do diagnostyki raka (patrz
przyktady wyzej). Wiele choréb neurologicznych, jak epilepsja dzieci, czy choroba
Alzheimera powoduja specyficzne zmiany w rozktadzie FDG w mozgu, ktére mozna
zobaczy¢ wlasnie przy uzyciu techniki PET. PET znalazt takze zastosowanie w diagnostyce

choréb serca (patrz tab. 9.2);

Radioznacznikiem mozna tez znaczy¢ narkotyk, ktéorego rozkltad w organizmie chcemy
poznaé (zreszta zawsze chcemy wyprodukowac¢ taki radiowskaznik, ktéory pokaze nam
szczegllne czasteczki lub procesy genetyczne). Z nieco ogdlniejszego punktu widzenia
chodzi o to, ze niektore czasteczki chemiczne obecne w krwioobiegu nie moga przechodzic¢
przez barier¢ pomigdzy krwioobiegiem a moézgiem. Te, ktore przechodza maja zasadnicze

znaczenie dla pracy mozgu, sa jego ,,paliwem”. Z drugiej strony, zwiazkiem chemicznym,
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ktory nie stanowi normalnego sktadnika krwioobiegu jest nikotyna, ktoéra tatwo przekracza

bariere krew-mozg. Barierg ta przekraczaja tez inne niewielkie czasteczki.

Cena za wysoka jako$¢ informacji 1 inne udogodnienia, jakie wnosi technika PET nie jest
mata. Korzystanie z izotopow krétkozyciowych powoduje, ze obok kamery pozytonowej
powinien pracowac cyklotron produkujacy te izotopy, a zatem w koszty programu badan
nalezy wilacza¢ prace wyspecjalizowanego zespotu fizykow, chemikow (radiochemikéw w
szczegbdlnosci), matematykow (specjalistow od algorytmow shuzacych do rekonstrukcji

przekroju), technikow i wreszcie samego personelu medycznego.

Na $wiecie dziata ponad 600 skaneréw PET. W Polsce obecnie dziala 6 skanerow. To prawie
dwa razy mniej niz potrzeba dla tak duzego kraju. Kliniczne skanery PET maja dzi$ do 20 000
elementow scyntylacyjnych, ,,obserwowanych” przez setki fotopowielaczy otaczajacych
pacjenta. Sa one w stanie rejestrowac i rozdziela¢ setki i tysiace zdarzen na sekundg. Typowa

liczba zbieranych koincydencji dla pojedynczego kata to 107-10°.

Wstrzykiwana pacjentowi aktywnos¢, to na ogét 350 MBq. Daje to dawkeg porownywalng
z dawka otrzymywang przy rentgenowskiej tomografii komputerowej. Obrazowanie trwa od
kilku minut do godziny. Rozwo6j techniki PET zmierza ku poszukiwaniu nowych
radioznacznikdw, polepszania przestrzennej zdolno$ci rozdzielczej, podwyzszania czuto$ci

skanerow i zmniejszania ich kosztu.

Ostatnio rozwija si¢ metody kombinowane PET+CT. Celem jest obrazowanie szczegotow
anatomicznych uzyskiwanych droga tomografii komputerowej ze szczegdétami moéwiacymi
o metabolizmie, o ktorym informacji dostarcza PET. W praktyce, aby jak najlepiej si¢
uniezalezni¢ od zmian potozen pacjenta podczas badania go obiema technikami (teoretycznie
mozna wprowadza¢ ,,nasuwanie” jednych obrazéw na drugie, jednak nie jest to bardzo
doktadne) buduje si¢ tandem skanera CT 1 skanera PET, jeden za drugim. Pacjent w nie
zmienionej pozycji przejezdza na tozu z jednego skanera do drugiego, dzigki czemu na dobrze
zobrazowane przez CT szczegoély anatomiczne mozna natozy¢ obraz miejsc zmienionych
chorobowo, a ukazanych dzigki technice PET. Samo skanowanie CT odbywa si¢ albo w ten
sposob, ze kamera dokonuje obrotu wokoét pacjenta, nastgpnie ten przesuwa si¢ wzdhuz osi
skanera po czym nastgpuje kolejne zebranie danych przez obrot kamery wokot pacjenta,

kolejny jego przesuw itd. Dzi$ zamiast takiego osiowego zbierania danych stosuje si¢ czgsto
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zbieranie danych spiralnie, tj. kamera CT obraca si¢ wokot pacjenta podczas gdy ten jedzie
wzdhuz osi skanera. Mowi si¢ wtedy o helikoidalnym lub spiralnym obrazowaniu. Do

szczegotow technicznych, cho¢ niewatpliwie bardzo waznych, nalezy dobranie skoku spirali.

Jest pewna ciekawostka, ze natgzenia zbierane podczas tomografii komputerowej w kolejnych

pixelach podawane sa cz¢sto w tzw. jednostkach Hounsfielda (HU), ktore definiujemy jako:

HU =(u—p,)/p, »

gdzie p jest liniowym wspotczynnikiem absorpcji promieniowania rentgenowskiego
w wodzie wodzie, a p — w $rednim takim wspotczynnikiem dla miejsca zobrazowanego
w danym pixelu. Istnieja oczywiscie tablice jednostek Hounsfielda dla tkanek. I tak,
powietrze, ktore niemal nie pochtania promieniowania charakteryzuje natezenie réwne —1000
HU, dla wody jest ono réwne zeru, dla thuszczu —10, a dla kosci, ktéra pochtania niemal cate
promieniowanie natgzenie wynosi +1000 HU — maksymalna warto$¢ natgzenia na skali

Hounsfielda.

Rys. 9.18 Zmiany cyrkulacji krwi w mozgu podczas méwienia, otrzymane technika PET,
nalozone na obraz mozgu otrzymany technika NMR. Obszary odpowiedzialne za mowe
pokazano na czerwono, guz nowotworowy mozgu — na zielono. [K.Wienhardt, NUPECC

Report, June 2002, 63]
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Zastapienie tomografii komputerowej przez obrazowanie (jadrowym) rezonansem
magnetycznym (MRI od ang. magnetic resonance imaging) takze si¢ stosuje 1 ma swoje
zalety, gdyz uzyskuje si¢ wtedy lepszy kontrast w wypadku migkkich tkanek, a takze mozna

wykorzysta¢ metody spektroskopowe. Przyktady zastosowania takich metod kombinowanych

pokazuja rys. rys. 9.1819.19.

Rys. 9.19 Zobrazowany przy uzyciu kombinacji metod MRI i PET obraz przeplywu

krwi w mozgu po udarze przed (z lewej strony) i po zabiegu (z prawej)

9.5 Tomografia podluzna

W podhuznej tomografii gtowica detekcyjna porusza si¢ rownolegle do interesujacej nas
ptaszczyzny danego narzadu, a informacja zbierana jest z kilku rownolegtych przekrojow
ciata dzigki pomiarom promieniowania rejestrowanego z wybranych kierunkow
w plaszczyznie ruchu detektora. Cel ten mozna osiagna¢ przez zmiang kata nachylenia
detektora albo postugujac si¢ gamma-kamera z kolimatorem o ukos$nie nachylonych otworach

(rys. 9.20). O takich kolimatorach mowilismy juz w poprzednim rozdziale.
Obracajac kolimator wokol normalnej do krysztatu scyntylatora uzyskujemy obrazy badanego

narzadu dla réznych kierunkow biegu wiazki promieniowania. Ostatnio pojawily si¢ tez

kolimatory majace siedem mikroskopijnych (pin-hole) otworéw, dzigki ktérym otrzymuje si¢
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siedem obrazow narzadu, obserwowanych pod r6znymi katami. Majac takie obrazy mozna
zrekonstruowac rozne przekroje przez badany narzad. Jednakze klinicysci rzadko postuguja
si¢ ta technika poniewaz otrzymywane obrazy sa rozmywane przez promieniowanie

pochodzace z warstw powyzej 1 ponizej interesujacej nas warstwy.

Krysztat scyntylatora

Kolimator z
nachylonymi kanatami

IIIIIIIIII‘

promieniowani

Narzad

Rys. 9.20 Dzi¢ki zastosowaniu kolimatora z ukoSnymi kanalami mozna w latwy sposéb
zmieniaé rejestracje kwantow gamma wychodzgcych z badanego narzadu pod réznymi

katami.

9.6 Podsumowanie

1. Komputerowa tomografia emisyjna pozwala na obserwacj¢ rozktadu radionuklidu
w przekroju poprzecznym, strzatkowym lub wiencowym przez tkanke lub narzad;

2. Podstawa rekonstrukcji jest zebranie danych (rzutéw liniowych) z wielu kierunkéw;

3. Tomografia emisyjna pojedynczych fotonéw (SPECT) wykonywana jest przy uzyciu
komory scyntylacyjnej przymocowanej do ruchomego ramienia (ang. gantry)
obracajacego si¢ nad pacjentem;

4. Czynnikami utrudniajacymi otrzymanie precyzyjnych obrazéw w technice SPECT sa
pochtanianie 1 rozpraszanie. Pomiary pochlaniania w modzie transmisyjnym oraz
uzycie dwoch lub trzech okien amplitudowych pozwalaja na znaczne polepszenie

jakosci rekonstruowanego obrazu,
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5. W znacznie szybszej od SPECT technice PET w miejsce kolimacji mechanicznej
mamy do czynienia glownie zkolimacja elektroniczna. Detektory pracuja
w koincydencji, a wprowadzenie poprawek na pochfanianie 1 przypadkowe
koincydencje powstate z rozpraszania nie nastr¢gcza powaznych trudno$ci. Technika ta
pozwala zatem na otrzymanie dobrego, ilosciowego obrazu rozktadu aktywnosci

W interesujacym nas miejscu.

9.7 Kontrola jakosci ukladow obrazujacych

Procedury kontroli jako$ci maja za zadanie codzienna kontrolg zmian charakterystyk uktadu.
Sa one z reguly procedurami pot-iloSciowymi, a wigc nie nastawionymi na bardzo precyzyjna
kontrol¢ urzadzenia. Ta musi by¢ wykonana, gdy pojawi si¢ jaki§ szczegdlny powdd. W
zaleznos$ci od tego, czy mamy do czynienia z planarnym obrazowaniem przez gamma kamerg,

czy tez technika SPECT lub PET, przeprowadzane testy zawieraja nieco inne sktadowe.

9.7.1 Gamma kamera

Rutynowo sprawdzamy takie parametry gamma kamery, jak:
e wlhasciwy wybor parametréw fotopiku
e jednorodno$¢ pola widzenia
e wewngtrzna przestrzenna zdolnos¢ rozdzielcza

e liniowosé

Codzienny test powinien zapewni¢ wilasciwy wybor progu dyskryminacji i szerokos$ci okna
w analizatorze amplitudy. Czynno$¢ t¢ wykonuje si¢ w nastgpujacy sposob:

1. nalezy umiesci¢ fiolke lub strzykawke zawierajaca mate zrédto promieniotwodrcze
pod kamera. Aktywno$¢ samego zrodta dobieramy w zalezno$ci od tego czy przed
kamera jest kolimator, czy nie. W pierwszym wypadku aktywnos$¢ zrodta wynosi
typowo 1-2 mCi dla **™Tm, w drugim 100-200 pCi;

2. nalezy nastepnie przetaczy¢ kamer¢ w mod spektralny 1 wybra¢ energi¢ oraz okno
energetyczne stosownie do uzywanego radionuklidu (dla **™Tc bedzie to 140 keV

120%-owa szeroko$¢ wzgledna okna, a wigc przedzial energii 126 — 154 keV).
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Zawegzanie okna niewatpliwie podwyzszy zdolno$c rozdzielcza, jednak odbije si¢
negatywnie na czulosci kamery;

3. fotopik powinien znaleZ¢ si¢ w centrum okna energetycznego. Jesli nie, nalezy
powoli zmienia¢ wysokie napigcie na fotopowielaczach az do poprawienia
potozenia piku. W przeciwnym wypadku otrzymamy na obrazie szereg artefaktow.
Skadinad jednorodne zrédto bedzie w obrazie wykazywalo pewna fakture
zawierajaca ,,gorace” 1,,zimne” pola, gdy fotopik znajduje si¢ odpowiednio powyzej
lub ponizej okna energetycznego;

4. nalezy na koncu zrobi¢ zdjgcie widma i1 zanotowaé warto$¢ ustawionego wysokiego
napigcia. Ustawienie to nie powinno zmienia¢ si¢ z dnia na dzien wigcej niz o 10%.
Jesli jest ono wigksze, moze to oznacza¢ jaka$ niesprawnos$¢ uktadu. Przy okazji

nalezy sprawdzi¢ czysto$¢ ekranu oscyloskopu.

Test jednorodnosci pola widzenia wykonywany jest codziennie. Planarne zrdédlo o
jednorodnym rozktadzie aktywno$ci powinno by¢ obrazowane jako zrodto jednorodne. Tak
czgsto nie jest chocby ze wzgledu na niedoskonatosci kolimatoréw, rozna czutosé
scyntylatorow 1 fotopowielaczy, a takze szumy elektroniki. Celem przeprowadzenia testu jest
zapewnienie, ze zmiany liczby zliczen w obrazie jednorodnego zrédta znajduja si¢ wewnatrz

dopuszczalnego przedzialu zmiennosci, a kamera scyntylacyjna jest wtasciwie zestrojona.

Sprawdzajac jednorodno$¢ obrazowania koryzstamy z planarnego zrodta w postaci dysku z 5
— 20 mCi jednorodnie naniesionego zrodta °’Co. Taki dysk moze by¢ wykonany z plastiku,
stosuje si¢ takze zrodta zawierajace ciecz promieniotworcza. Zrodto ktadziemy bezposrednio
na kolimatorze. Poniewaz jednak na og6t nie spodziewamy sig, aby zmieniata si¢ transmisja
kolimatora, chyba zeby byl ewidentnie zniszczony fizycznie, sprawdzamy jedynie
jednorodnos¢ samej kamery. Tu postepujemy wg nastgpujacego schematu:

1. Usuwamy kolimator i ustawiamy glowice detektora 1,2-1,5 m nad podtoga (3 - 4-

okrotna warto$c promienia krysztatu scyntylatora);

#MT¢ o aktywnosci 100-200 uCi na

2. Umieszczamy mate Zrodlo punktowe (0,2 ml)
podtodze (pod zrédto podktadamy bibule, aby uniknaé skazenia podtogi);

3. ustawiamy zliczenia monitora na 10° przy matym i dwa razy tyle przy duzym polu
widzenia kamery

4. przystosowujemy swiecenie oscyloskopu do wybranej wyzej liczby zliczen;

5. wlaczamy kamerg i rejestrujemy obraz.
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Powstaty obraz ogladamy pod katem jednorodnosci, ksztattu obrazu (powinno pojawic sie
koto) i ewentualnych artefaktow. Oko ludzkie rozréznia niejednorodnos$ci na poziomie 10% -
15% 1 takie tatwo widoczne niejednorodnosci nie mozna zaakceptowaé. Na przyktad,
widoczne czasem jasne, okragle place sa jawnym dowodem ztego dziatania fotopowielaczy.
Mozna tez spotkac¢ defekt zwiazany z peknigciem krysztalu. Wprowadzenie zdefektowanego
obrazu do komputera pozwala na stworzenie macierzy poprawek, ktorej pdzniejsze

stosowanie pozwala na uzyskanie prawidlowych obrazow.

Dla poélilosciowej oceny przestrzennej zdolnosci rozdzielczej kamery (pomiar MTF 1 FWHM
wymaga dhlugiego czasu) stosujemy fantom skladajacy si¢ z czterech pdl kwadratowych
(kwadrantow), na ktorych znajduja si¢ paski olowiowe zorientowane rdéznie w kazdej
¢wiartce, jak na rys. 9.21. Paski te rdznig si¢ grubos$cia i wzajemnymi odlegto$ciami od siebie.
Najmniejsze odleglosci migdzy paskami sa tak dobrane, aby byly mniejsze od przestrzennej
zdolnos$ci rozdzielczej kamery. W zasadzie postgpujemy w podobnych 5 krokach, jak
w wypadku badania jednorodnosci pola widzenia, z tym, ze zamiast punktu 1 ustawiamy nasz
fantom na powierzchni krysztatu (kolimator jest odlaczony od kamery), samo zrédto moze
by¢ planarne, a sprawdzamy zaréwno odstepy migdzy obrazem linii, jak i deformacje linii.

Tego rodzaju test powinno przeprowadzac si¢ raz w tygodniu.
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Rys. 9.21 Uklad paskow olowianych w fantomie stuzacym do testowania przestrzennej

1)

zdolnoSci rozdzielczej gamma kamery



Pokazany fantom moze by¢ tez uzyty do demonstracji pogarszania si¢ przestrzennej zdolnosci

rozdzielczej, gdy zrodto oddala si¢ kamery.

Oproécz opisanych wyzej testow, podczas instalacji kamery, a takze po ewentualnej reperacji
przeprowadza sig test pokazujacy liniowe rozmycie kamery. Tego rodzaju test wymaga uzycia
szczelin w masce z otowiu przytozonej do krysztatu scyntylatora, nad ktérym w odlegtosci
okoto metra ustawiamy Zrédlo punktowe. W obrazie widzimy, w jakim stopniu linie
wyznaczane przez szczeliny sa rozmywane. W istocie to, co mierzymy, to szeroko$¢

potéwkowa lub w 1/10 wysokosci rozmytego obrazu.

Wreszcie test liniowosci polega na odwzorowaniu fantomu sktadajacego si¢ z pretow
olowianych , gdy przed krysztalem scyntylatora umiescimy kolimator o wysokiej zdolnosci

rozdzielczej. Otrzymany obraz powinien pokaza¢ linie proste.

Podsumowujac dotychczasowe opisy dzialania gamma kamery nalezy zapamigtac, ze

1. Dla oceny kamery istotnymi parametrami sg jej przestrzenna zdolno$¢ rozdzielcza
iczutos¢; zdolnos¢ rozdzielcza 1 czulo§¢ sa  wielkoSciami  odwrotnie
proporcjonalnymi.

2. Przestrzenna zdolno$¢ rozdzielcza wyrazamy albo przez szeroko$¢ potowkowa
w potowie wysokosci funkcji punktowego rozmycia albo przez funkcje modulacji
MTF. Czasem mierzymy tez szerokos$¢ funkcji rozmycia w 1/10 wysokosci piku.

3. Czuto$¢ kamery wyznacza si¢ dla zrédet punktowych, liniowych i planarnych.

4. Wewngetrzna zdolno$¢ rozdzielcza i czuto$¢ kamery zaleza od grubosci krysztalu
scyntylatora 1 od energii promieniowania Y.

5. Zdolno$¢ rozdzielcza kolimatora pogarsza si¢ w miar¢ wzrostu odlegtosci zrédta od
kolimatora.

6. Uktad tworzacy obraz w kamerze produkuje niejednorodny obraz jednorodnego
rozktadu aktywnos$ci. Dlatego tez do kamer dolaczany jest modut pozwalajacy na
automatycznag korekcjg. Obecnie efektywne niejednorodnos$ci sa typowo na poziomie
2%.

7. Czas martwy ma wplyw na dziatanie kamery przy duzych szybkosciach zliczen,
typowo wyzszych niz 20 000/s.

8. Dla kontroli jakosci zaleca si¢ codzienne testowanie jednorodno$ci obrazu

1 cotygodniowy sprawdzian przestrzennej zdolnosci rozdzielczej.
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9.7.2 SPECT

W wypadku kamer wykorzystywanych w technice SPECT wymagane sa dodatkowe testy,
a mianowicie test jednorodnosci, test srodka obrotu kamery, a takze przestrzennej zdolnos$ci
rozdzielczej przy wykorzystaniu fantomow. Te same drobne niejednorodnosci obrazu
jednorodnego zrodta planarnego, ktére w obrazach planarnych gamma kamery nie stanowia
problemu, w wypadku techniki SPECT moga wptywac na jego silna degradacj¢. Tutaj nalezy
wpierw zebraé statystyke okoto 10® zliczen, aby otrzymaé odpowiednia macierz czynnikow
korekcyjnych, gdyz te nie powinny by¢ obarczone wigkszym szumem statystycznym. Nawet
mate niejednorodnosci, ktore procedura rekonstrukcji (patrz rozdz. X) uzna za rzeczywiste,

beda prowadzily do systematycznych, blgdow w ostatecznym obrazie.

Podczas pracy kamery zaktadamy, ze obraca si¢ ona po idealnym kole lub elipsie, a wszystkie
polozenia katowe glowicy sa idealnie odtwarzane zarowno przez uktad akwizycji danych
(,,elektroniczny $rodek obrotu glowicy”), jak i1 mechanik¢ kamery. Mato precyzyjne
wypoziomowanie glowicy, czy rozne ewentualne wybrzuszenia stotu terapeutycznego beda
powodowac efektywnie brak statosci srodka wokot ktorego obraca si¢ kamera. Nalezy miec
na uwadze, ze mamy do czynienia z ci¢zkim ukltadem i dziatanie pola grawitacyjnego moze
powodowac¢ rozne napr¢zenia kamery w trakcie jej ruchu. Efekt przesunigcia centrum obrotu
jest jednakze znacznie cze$ciej skutkiem ztej pracy elektroniki. Najprostszy pomiar
prawidtowosci srodka obrotu polega na umieszczeniu punktowego zrodta nieco poza centrum
loza pacjenta i przesledzenie zmian obrazu zrodla podczas obrotu kamery o 360° (rys. 9.22).
Obraz ten zostaje nastgpnie wykreslony w kierunkach wzdtuz (o$ y) i w poprzek (0§ x) toza.
Otrzymany obraz powinien mie¢ charakter sinusoidy w kierunku x i linii prostej w kierunku y.
Odchylenia (w stosunku do sinusoidy) obrazu zrodia powyzej potowy rozmiaru pixela od
sinusoidy $wiadcza o eliptyczno$ci obrotdéw kamery. Odchylenia mniejsze zapamigtywane sa

w pamigci komputera i uzywane nastgpnie w charakterze poprawek do obrazu.

Jednorodnos$¢ i zdolno$¢ rozdzielcza kamery SPECT mozna tez mierzy¢ wykorzystujac w tym
celu r6zne fantomy: na ogoét przezroczyste zbiorniczki, w ktérych umieszczane sa przedmioty
z pleksiglasu o réznych rozmiarach i ksztaltach imitujacych np. jaki$ narzad. Taki zbiorniczek
napetniany jest woda zawierajaca mate ilosci aktywnosci, a otrzymane obrazy przedmiotow

sq analizowane wtasnie z punktu widzenia ich prawidtowosci.
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Rys. 9.22 Ustawione poza Srodkiem obrotu zrodlo punktowe widziane jest przez glowice
kamery w punkcie odchylonym od jej centrum. Odchylenie to jest rozne dla roznego
kata polozenia katowego i przy prawidlowych obrotach kamery powinno by¢

sinusoidalnie zalezne od tego kata.

9.7.3 PET

Kontrola jakosci kamer PET jest z reguly do$¢ zlozona i dotyczy przede wszystkim,
w codziennych sprawdzianach, prawidtowosci obrazu zrodta umieszczonego wewnatrz
kamery, ale bez pacjenta (tzw. pusty skan). Taki pomiar daje przede wszystkim informacje
o prawidlowos$ci dziatania detektorow, a sam test jest w gruncie rzeczy technika ogladania
sinogramu, podobnie jak w technice SPECT. Sprawdzana jest prawidlowos¢ wspotdziatania
dowolnej pary detektoréw znajdujacych si¢ wzdhuz danego kierunku (seria rownolegtych linii
taczacych detektory na obwodzie kota). Jesli uktad detektorow dziala prawidlowo, koncowy
sinogram powinien wykazywa¢ jednorodny rozklad natg¢zenia. Zte funkcjonowanie jednego
lub wigcej detektorow widoczne jest na sinogramie jako oddzielne linie. Podobnie,
codziennemu sprawdzianowi podlega jednorodnos¢ wydajnosci kazdego detektora (wtasciwie

fotopowielacza).

Innym parametrem podlegajacym kontroli jest warto§¢ wzmocnienia w kazdym
fotopowielaczu. Procedura ta jest jednak zmudna i wykonywana na ogét raz na kwartal,
podobnie jak kalibracja przyrzadu polegajaca na sprawdzeniu jego czulo$ci na konkretna
warto$¢ aktywnosci. Taka kalibracja, przeprowadzana z uzyciem fantoméw, jest istotna, gdy

chcemy ilosciowo okresli¢ np. aktywno$¢ w pacjencie.
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