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1 Roviditések jegyzéke

PET: Pozitron Emisszios Tomograf

SPECT: Single Photon Emission Computed Tomography

NEMA: National Eletrical Manufacturers Association

NKFP: Nemzeti Kutatdasi és Fejlesztési Programok

MRI: Magnetic Resonance Imaging

PMT: Photo Multiplier Tube (fotoelektron-sokszorozo cso)

PSPMT: Position Sensitive Photo Multiplier Tube (pozicio érzékeny fotoelektron-sokszorozo
cso)

APD: Avalanche Photodiode (lavina fotodioda)

SiPM: Silicon photomultiplier (szilardtest foto-erdsito)

LOR: Line of Response (koincidencia vonal)

FBP: Filtered Back Projectipon (sziirt visszavetités)

CT: Computer Tomograph

BGO: Bizmut-germandat

LSO: Lutécium-Ortoszilikat

LYSO: Cériummal Szennyezett Lutécium-Ittrium-Ortoszilikat

ML-EM:  Maximum  Likelihood  Expected  Maximization (iterattv  tomografikus
keprekonstrukcios eljaras)

FWHM: Full Width at Half Maximum (félértékszélesség)

NEC: Noise Equivalent Count Rate

UH: Ultrahang képalkotas

SUV: Standard Uptake Value

VOLI: Volume of Interest

DOI: Depth of Interaction

PVE: Partial Volume Effect (résztérfogat-hatas)

IQ fantom: Image Quality Phantom (képmindség fantom)

CRC: Contrast Recovery Coefficient (kontraszt visszaallitasi egyiitthato)
RC: Recovery Coefficient (aktivitas visszaallitasi egyiitthato)

SOR: Spillover Ratio

TC: Targy Kontraszt

NU4IQ fantom: 4 NEMA NU-4 eloirasban definialt képmindség fantom



FDG: '*F-fluoro-dezoxi-gliikéz

FLT: !*F-jelslt 3'-deoxy-3'fluorothymidine

FAZA: '*F-Fluoroazomycin Arabinoside

EKG: elektrokardiogram

MDR: multidrog rezisztencia

Pgp: P-glikoprotein

FPGA: Field-Programmable Gate Array

M3I: MultiModal Medical Imaging

AC: Attenuation Correction (sugargyengitési korrekcio)
SC: Scatter Correction (szoras korrekcio)

UCSD: University California, San Diego

UCLA: University of California, Los Angeles

NMI: DEOEC-Nuklearis Medicina Intézet

SSRB: Single Slice Rebining

SF: Scatter Fraction (szort koincidencia esemény hanyad)
NIF: Nemzeti Informacios Infrastruktura Fejlesztési Program
HPC: High Performance Computing

DOX: doxorubicin

CSA: cyclosporine-A

MD: MicroDeluxe fantom



2 Bevezetés

A poztron emisszios tomografia (PET) az egyk legkésobb kifejlesztett, de igen
hatékony orvosi képalkkotd eljards, amely mintegy harom évtizeddel ezelott vonult be a
klinikai rutindiagnosztikdba, tovabba sikerrel alkalmazhat6 az orvostudomany szdmos
tertiletén is.

A PET alkalmazisa soran poztron bomld radioaktiv izotdpokkal jeleznek megfeleld
molekuldkat (ennek elnevezései lehetnek: nyomjelzett anyag, radiofarmakon, tracer), majd
azokat bejuttatjdk a vizsgdlando, €16 szervezetbe. A vizsgalat céljdnak megfelelden
megvalasztott  jelzett ~ molekuldk  élettani  folyamatokban — vesznek  részt,  aminek
eredményeképpen valamilyen biologiai struktirahoz kotddnek és ott felhalmozodnak kisebb
nagyobb koncentracioban. A radiofarmakon ,eloszlasa” az €16 szervezetben altaldban a jelzett
molekulatol fliggd karakterisztikus mintdzatot mutat (1. dbra). A koros teriileteken a szervezet
funkciondlis allapota megvaltozhat és ilyen modon a PET kamerakkal késztett képeken a
radifarmakonnak egy referencia mintazattol eltéré felhalmozodasa erre utalhat. A PET
technika kivalo érzékenységének (~pM) koszonhetden nem-invaziva mddon Ilehet a
szovetekben folyd biokémiai folyamatokat tanulmanyoznmi [1], ami lehetdséget nyujt
kiilonb6z0 neurologiai és pszchiatriai  korképek [2], kardiologiai elvaltozasok [3] ¢és

rosszindulatii daganatok [4] vizsgalatara.

1. abra Demonstrativ agyi PET leképezések kiilonbozd radiofarmakonok felhasznalasaval. Az ,,A” panelen [http1], egy
egészséges férfi agyi 'FDG felhalmozodasa, a ,,B” panelen [5] egy szintén egészséges férfi striatum agyi teriiletének
dopamin receptorokhoz k6t3d6 ['®F]fally pride halmozasa és a ,,C” panelen [6] egy Alzheimer-korban szenvedé beteg

agydban a [''C]PIB radiofarmakon kot3dése lathato.

A kutatdsok soran fontos szerepet toltenek be a kiilonb6zé korképek egér és patkany
modelljei. E modellek alkalmazisai csokkenthetik az esetleges gyogyszerfejlesztések idejét és
koltségigényét is. A kilencvenes évektdl kezdve a PET vizsgalatok szamara kifejlesztett
radiogyogyszerek teszteléséhez is kisallat modelleket kezdtek alkalmazni FErre a feladatra
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azonban nem volt alkalmas eszk6z, mivel a klinikai diagnosztikai céljara épitett PET kamerak
térbeli felbontasa (~4-5 mm) ¢és érzékenysége nem elegendd a kisallatok szerveinek
leképezéséhez. Erre a feladatra, olyan un. kisallat PET kamerakat kellett kifejleszten,
amelyek térbeli felbontdsa legaldbb 1 - 2 mm és megfelelden jo az érz¢kenységik is. A PET
eszkozOk fent emlitett paramétereit mar az is jelentdsen befolydsolja, ha a hasznalt
szcintillaciés  tlikristdlyjok méretét ¢és az Un. detektorgyiiriVgantry sugardt megfelelden
csokkentjik.  fgy megjelentek az elsé kisérleti [7], majd a kétezres években az elsé
kereskedelmi forgalomban is elérheté kisallat PET kamerdk. Az ilyen PET kamerak
fejlesztése az évtized folyaman egyre sz€lesebb kortivé valt, €s egyre tobb csoport jelentkezett
sajat fejlesztésti eszkozzel is. Ezzel parhuzamosan megjelent annak az igénye, hogy a kisallat
kamerdk tipikus jellemzémek (térbeli felbontds, érzékenység, képalkotd képességgel
kapcsolatos paraméterek) meghatarozasara egységes elveket dolgozzanak ki Ilyen célbol jott
létre a sziikséges kisérleteket defnidlo NEMA NU-4 [8] protokoll-rendszer. Ma mar a kisallat
PET kamerdk mikodési paramétereinek és képalkotasi tulajdonsagainak meghatarozisa szinte
kizarolag e protokoll-rendszer szerint torténik. Tovabba a NEMA NU-4 igen alkalmasnak
bizonyult arra is, hogy a meghatarozott képalkotasi paramétereket alapul véve valamilyen
modon rangsorolhassuk a kereskedelemben elérhetdé ¢és kutatocsoportok altal fejlesztett
kisallat PET kamerakat.

Magyarorszagon a kilencvenes évek elején Debrecenben indult el eldszor human PET
program, amelyben a Debreceni Egyetem PET Centrumanak munkatarsai ¢s az ATOMKI
szakemberei vettek részt. 2001-ben a Debreceni PET program kovetkezd Iépcséfokaként a
régibban szmtén egyedilallo modon egy nagy felbontoképességli kisallat PET kamera
(MmniPET-1) tervezése és megépitése indult el egy NKFP palyazat finanszirozasaval. Ebben a
fejlesztésben a fenti két intézményen kivill a MEDISO Kft és az OPTILAB Kft vett részt. A
megépitett MmiPET-1 (2. é&bra ,a” panel) nem rendelkezett Un. teljes gyliris
detektorrendszerrel, csupan 4 darab 90 fokos geometriaban elhelyezett (egyenként 20 x 20 db
szeintilliciés tiikristalyt tartalmazo) detektor modulbol &llt, amelyek forgatdsaval lehetett a
360 fokos leképezést elérni. Azonban mar ennek a berendezésnek is kdzel 2 mm volt a térbeli
felbontd képessége. Az eszkdz demonstracios célokra alkalmas volt, de komolyabb biologiai
¢s €lettani projekteknek még nem felelt meg.

Egy 2006-ban induld twjabb palydzati tdmogatassal az ATOMKI és a Debreceni
Egyetem a MEDISO Kfi-vel egyiittmikodve a MiniPET-1 fejlesztés tapasztalatain alapulva
egy modern teljes detektorgytiris kisallat PET késziléket épitett meg, ez volt a MiniPET-2 (2.
abra ,b” panel). A kamerat 12 darab kiilonallo, de gylirli geometridba rendezett detektor
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(egyenként 35 x 35 db tlkristaly) modul alkotja. A rendszer szamos technikai megolddsa még
napjainkban is Uttorének szamit a PET teriileten. A kamera gy lett megtervezve, hogy teljes
mértékben skalazhatd legyen, ami azt jelenti, hogy akar 24 vagy tobb detektoros PET kamerat
is lehet épiteni jabb alapelemek felhasznalasaval.

A kétezres évek kozepétdl kezdve aktivan elindultak az MRI (Magnetic Resonance
Imaging) kompatibilis PET rendszerek fejlesztései. Ennek az oka az hogy diagnosztikai
szempontbol igen elonyds lehet egy olyan eszkdz is, amelyben egy paciens PET és MRI
felvételét egy idoben torténd leképezéssel Iehetne elvégezni. Az ilyen modon nyert
“kompozit” képek egyben tartalmaznak strukturdlis (MRI kép) és funkcionalis (PET kép)
mnformaciot a szovetekr6l. Erre a feladatra azonban a hagyomanyos fotoelektron-sokszorozon
(PMT) alapuld6 PET detektorok nem alkalmasak, mert az MRI-ben hasznalt nagy magneses
térben (1.5-3 Tesla) a PMT nem mikddik megfelelden. A magneses térre érzékeny PMT
feladata, hogy a szcntillitorban keletkezett fény fotonokbodl elektromos jelet allitson eld. Ezt
az elemet kell mindenképpen megvaltoztatni ahhoz, hogy MRI kompatibilis PET kamerat
épithessiink. A technika jelenlegi szintjén a PMT-t vagy Un. APD, vagy SiPM félvezetd alapt
fénydetektorra lehetne lecseréini. Az APD alkalmazasaval mar Itezik kereskedelmi
forgalomban kaphaté humian PET-MRI késziilék, azonban az optimalis megoldas a SiPM
technologia alkalmazisa lenne. Erre iranyuldoan a vildg szamos intézetben folynak kutatés-
fejlesztési projektek, és egy eurdpai unids palydzat segitségével az ATOMKI és a Debreceni
Egyetem néhany tovabbi kiilfoldi intézettel egyiitt ilyen fejlesztésben vett részt az elmlt
években. Az 0j kamera a harmadik debreceni kisdllat PET kameraként a MiniPET-3 nevet
kapta (2. abra ,c” panel).

LR

2. dbra ,,a” panel: Az ATOMKI-ban talalhaté MiniPET-1 kamera elolnézeti képe. Lathato a négy detektormodul a forgathato
gantry-n. ,.b” panel: A MiniPET-2 kamera egy bioldgiai laborban miikddik a DEOEC Nuklearis M edicina Intézetében. ,,c”
panel: A 2013-ra kifejlesztett M iniPET-3 kamera, amely az ATOMKI egyik laborjaban talalhato.



Az utobbi két kisallat-kamera mar lehetdséget nygjtott arra, hogy komolyabb biologiai
¢s ¢lettani projektek is induljanak idézetinkben, amelyek kisallat modelleken alapulnak.
Tovabba ezek az eszk6zok ¢és a kapcsolodd szimulacids és informatikai fejlesztések lehetove
tetttk a PET leképezés-technika alapvetd elemeinek ¢és modszereinek vizsgalatat és

tovabbfejlesztését.
3 Irodalmi attekintés

3.1 A Pozitron Emisszios Tomogrdfia alapfogalmai

A poztron emisszios tomografia (PET) egy funkciondlis orvosi leképezd modszer, amely azt
jelenti, hogy a vizsgdlt biologiai mintdban lejatsz6dd biokémiai folyamatok (pl: anyagcsere
vagy receptor-kotési folyamatok) leképezését valositja meg. A moddszerrel 3D képet kapunk,
amely egy biologiailag érdekes anyag (farmakon) szervezeten beliili felhalmozodasanak
mértekérdl és eloszlasardl ad informaciot. Az ilyen jellegi képalkotds esetén a vizsgalando
molekuldkat sziikséges az adott eszkoz altal detektalhatd jelzOanyaggal (pl: PET esetében ez
pozitron bomld izotdpokat jelent) ellatni, amelyek lehetdvé teszik a térbeli lokalizalast.

A bomlas eredményeként az atommagbodl kilokddd pozitron a szovetekben bizonyos
trajektoria bejarasa utan lef¢kezodik, majd egy elektronnal ,annihilacidés” kolcsonhatasba Iép.
A kolcsonhatdsban a poztron és elektron, mint részecskék megsziinnek, azonban az energia
megmaradas elvének megfeleldoen a nyugalmi tomegiikbdl szarmazd energia a legnagyobb
valoszintiséggel két 511 keV energidju gamma foton formdjaban szétsugarzodik. A fotonok a
kolcsonhatas helyét igen jo kozelitéssel egy egyenes mentén (180°+0.25° szoget zarnak be
[9]), egymassal ellentétes iranyban hagyjak el (3. abra). Ennek megfeleléen a radiofarmakon
eloszlas meghatarozdsdhoz a vizsgalando szervezetet a gamma fotonok észlelésére alkalmas

detektorokkal veszik koril



3. dbra A pozitron és az elektron annihilaciés kdlcsonhatasanak eredménye két 511 keV energiajii foton. Az dbra idealizalt
modon ezt a folyamatot demonstralja [http 2.]

Tovabbi tény, hogy a PET technikaban leggyakrabban hasznalt izotopok esetében (1.
tablazat) a poztronok szovetekben mért atlagos bolyongasi hossza (poztron range) altaldban
kisebb, mint 3 mm [10], igy a két foton 4ltal defimidlt egyenes ezen a hiban belil a jelolt
farmakon helyét meghatarozza. Ezért a radioaktiv eloszldas haromdimenzios leképezéséhez
ezen egyenesek meghatarozdsa szikséges. Ezeket az egyeneseket a technikaban ,line of
response”-nak (LOR) nevezik. A LOR-okban mért eseményekbdl eld lehet Aallitani a
radiofarmakon eloszlds kétdimenzids vetlileti (projekcids) képeit. Ezen projekcios eloszlasok

sz0g szermt rendezett megjelenitését nevezzikk szinogramnak.

Szinogram

PET detektor gylrQ

Rekonstrualt kép

4. dbra A PET képrekonstrukcié alap-séméja.
Ebbdl az informaciobdl az Un. képrekonstrukcios eljaras segitségével lehet eldallitani a mért
térbeli radiofarmakon eloszlast (4. abra). A PET-ben eldszor szirt visszavetitéses (FBP), majd
késébb a fokozatos kozelitéses (iterativ) rekonstrukcids modszerek jelentek meg, melyek elsd

matematikai algoritmusai a CT kifejlesztése soran lettek kidolgozva az 1970-es években.
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PET izotép | A pozitron Pozitron Felezésiidé Magreakeié Példak
maximalis energidja | bolyongasi hossz [perc] radiofarmakonokra
[MeV] [mm]
°F 0.64 0.54 110 0 (p,n) °F °F,, Na'°F, °FDG
c 0.96 0.92 20.4 "N (p,a) "'C COo,, 'O, ""CH,I
N 1.22 1.49 10 0 (p,a) PN BNH;, PN,
0 1.72 2.48 2 "N (d,n) PO 0,, PCO,, "CO
®Ga 1.90 2.83 68 ®Ge (EC) **Ga ®Ga-DOTATATE,
%Ga-BAPEN

1. tablazat A PET technikaban leggy akrabban hasznalt izotop ok fontosabb fizikai tulajdonsagai (kilép 6 pozitronok maximalis
energidja, a vizben mérhet6 atlagos bolyongasi hossz, felezési idd), a keletkezésiikhoz sziikséges magreakcié és néhany
alkalmazott radiofarmakon [11].

A PET detektorok tehat foton parokat detektalnak, melyek azonositasat az tUn.
koincidencia modszerrel végzik el, a kovetkezd a modon: minden a detektorokban regisztralt
egyedi gamma fotonhoz (single esemény) hozzirendeljik a detektadlds idejét is. A LOR
kapcsolatban levd detektorparok single jelei egy koincidencia aramkor bemenetére vannak
ranyitva, amely aramkor akkor szolgaltat a kimenetet (koincidencia esemény), ha a
bemenetére érkezd két jel egy meghatarozott iddintervallumon belill (az Un. koincidencia
idéablakon beliill) van. A koincidencia idOablak szokasos értéke 3-10 ns, tehat idedlis esetben
a komcidencia aramkor akkor ad jelet, ha a két detektort 0sszekotd egyenes mentén valahol

egy sz€tsugarzas tortént (5. abra).

koincidencia adat gyiijté
szerver

o

primer mérési
adatok

) PET kamera
/' detektorrendszere

annihiliciés kilcsonhatas képrekonstrukcio

5. abra A PET kamerdk leképezésének folyamatabraja [http 3.]
A ténylegesen annihildiciobdl szarmazdé (6. abra ,,A” panel) jelek (,,valodi’
koincidencia) mellett . véletlen vagy mas néven random koincidencia események (6. abra
,C” panel) is detektalasra keriilhetnek. Az ilyen eseményt olyan fotonok hozzidk Iétre, melyek

nem egyazon annihilaciés pontbol szarmaznak, de bizonyos valoszinliséggel mégis

detektalodnak egy adott LOR-ban a koincidencia iddablakon belil. Ennek valoszinlisége
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megnd példaul akkor, ha a kamera detektalasi térfogatan (latotér) kivill megemelkedik a

radiofarmakon mennyisége.

A

Téves LOR

6. dbra A PET leképezés soran detektalt valodi (A), Compton-szort (B) és véletlen (C) koincidencia esemény ek bemutatasa
[12]. A C abran a vilagoskék szaggatott vonalak reprezentaljak azon fotonokat, amelyek nem nyelédtek el a kamera
detektoraban. Ennek is elég nagy a valosziniisége, mert egy PET kameraban a szcintillacios detektorok hatasfoka altalaban
csak 10-20%

Tovabba a rendszer altal valodnak itélt koincidencia eseményei kozott szamos olyan
eseménypar is lehet, amelyeknek legalabb az egyik fotonja a detektalas elott Compton-szorast
szenved (6. éabra ,B” panel) a vizsgdit objektumban vagy a detektor anyagiban (szort
koincidencia események). A szorasi koOlcsonhatds eredménye egy a legkiilsé palyarol kilokott
elektron és a szorddott foton, aminek az energidja és a terjedési wrdnya is eltér az eredeti
fotonétél. Ennek alapjan elvileg a szort eseményeket ki lehet zarmi a feldolgozasbol az
ugynevezett energia diszkrimindciés eljarassal. Ennek sordn egy eldre megadott also, illetve
felsd kiiszobenergianal (Ei; és Ey) kisebb, illetve nagyobb energidji fotonok elimmnalasra
keriinek. Tovabbi tény, hogy a PET technikdban hasznalt detektorok 10-30%-o0s, - viszonylag
rosszabb - energiafelbontassal rendelkeznek [13], ezért az energia-diszkriminacid alapu
szelekcid utdn is jelentés Compton-szort esemény maradhat meg. Human PET vizsgilatok
esetén példaul a szort események ardnya megkozelitheti a valodi komncidencidk 30-40%-at. A
Compton-szort és a random koincidencia események jelentdsen ronthatjdk a kép kontrasztjat,
ezért nagyon fontosak azok a korrekcidos moddszerek, amivel ezek értéke megbecsiilhetd. A
konkrét becslést LOR-onként végzik, majd a becsiit random és szort események szamat
vonjak le az egyes LOR-okbol fgy a képek kontrasztia elvileg torzitatlan lesz, azonban a
kivonas-alapu korrekciok miatt a képeken a szords (a zaj) néni fog [13].

Az el6z6ekbdl belathatd, hogy a LOR-ok segitségével minél nagyobb pontossaggal
meg kell hatdrozni a detektalas térbeli helyét, ezért a PET detektorok pozicio érzékeny
szcmtillaciés  tikkristalyokbol — készitett  kristalymatrixbol és  hozzd  optikailag  csatolt

fenydetektald PMT komponensekbdl allnak, amelyekben minden egyedi kristalypixel
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felfoghato egy apro detektorként. Az ilyen modon kiképzett detektorokat' gyiiriiszertien
rendezik, amely definidja a kamera latoterét. Az egymas mellett elhelyezkedd kristalypixelek
altal alkotott gylirik szama a PET kamerdknal altaldban 20-60 kozott valtozik. Az azonos
gyliriben elhelyezkedd kristalypixelek szama tobb szdz vagy ezer is lehet. Az egyedi
kristalyok gyakran egymastol fényzard réteggel vannak elvalasztva, igy a szcintillicios
kolcsonhatas eredményeként keletkezd fény fotonok csak a kristilynak a fényjeleket detektald
fotoelektron sokszorozohoz illesztett végén tudnak kilépni. A kristalymatrixhoz altaliban tobb
PMT vagy pozci6 érzékeny PMT (PSPMT) kapcsolodik, amelyek a detektalast végzo
tikristaly pozicidjat a legtobb esetben az Un. Anger logkaja [14] jelfeldolgozis segitségével
hatarozzak meg Az ilyen jellegli kristAlymatrixot és a hozzicsatolt PMT rendszert blokk
detektornak nevezik a szakirodalomban.

A PET detektorrendszer alapvetd komponense a specidlis igényeknek megfeleléen
kialakitott szcmtillicios kristaly (7. a&bra), amely a gamma fotonokkal torténd kdolcsonhatés

utan fény fotonokat bocsat ki.

G,

7. 4bra A MiniPET-2 és 3 kamerakba beépitett LYSO szcintillacios kristaly ok (balra) és a beldliik felépitett métrix (jobbra).

A szemtillaciés folyamat soran a kristadlyban a gamma foton fotoeffektus vagy a Compton-
szords révén mozgd elektronokat kelt, majd ezeck masodlagos folyamatként elektron-lyuk
parokat keltenek a szcmtillitorban. Ezek bizonyos valoszinliséggel diffizid révén eljutnak az
un. aktivator centrumhoz (LSO, LYSO ehevezésti kristalyok esetén Ce3+, Nal esetén TI),
amelyen befogdodva rekombindlddnak, majd a {0los energia megfeleld hulliamhosszisagh
fénykvantum kibocsatasaval leadddik. Az igy keltett szcmtillicios fényfotonok szama a
harom részfolyamat mindegyikétél fligg, de ardnyos az elnyelt gamma sugarzis energiajaval.
A nukledris medicmaban leggyakrabban hasznalt szcmtillicids anyagok és tulajdonsigaik a 2.
tablazatban vannak feltiintetve.

"tt a detektor kifejezés specilisan a kristalypixelre vonatkozik
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Szcintillator | Siiriiség | Zerr | Enyelési Fotoeffektus | Fényhozam T A n
anyag (g/cm3) hossz arany (ph/MeV) (ns) (nm)
(mm) (%)
BGO 7.1 75 10.4 40 9000 300 480 2.15
LSO 74 66 11.4 32 30000 40 420 1.82
Nal:Tl 3.67 51 29.1 17 41000 230 410 1.85
GSO 6.7 59 14.1 25 8000 60 440 1.85
LYSO 7.1 75 12 32 32000 41 420 1.81
LaBr 5.08 165 213 13 63000 0,016 380 1.9
YAP 5.5 335 213 42 17000 30 350 1.95

2. téblazat A PET késziilékekben leggy akrabban alkalmazott inorganikus szcintillatorok fizikai jellemzdi.

A tablazatban a kovetkezO elnevezéseket haszniltuk: a Z,r érték a szemtillator effektiv
rendszama; az elnyelési hossz az a kristdlyvastagsag, amelynél a gamma-sugirzas intenzitdsa
az e-ad részére csokken; a fotoeffektus arany azt fejezi ki, hogy a gamma-foton elnyelddése
soran atlagosan mekkora a fotoeffektus aranya a teljes elnyelési folyamatban (Compton-
kolesonhatas és fotoeffektus); 7 a felvillands exponencidlis iddeloszlasdnak bomlaséllanddja; 4
az emittalt fény atlagos hullimhossza; n a kristdly torésmutatoja.

Kordbban mar emlitettiik, hogy a wéletletn ¢és szort koincidencia események
kedvezotlen hatdssal vannak a végeredmény kép mindségére, ezért a képrekonstrukciod eldtt a
tarolt koincidencia esemény parok szamanak korrekcidja szikséges. Az igy kapott
koincidencia LOR eloszldson még tovabbi specidlis korrekcidkat kell végrehajtani, mmt
példdul a normalizicid ¢és az elnyelési korrekcid. A normalizicid (mas néven homogenitds
korrekcio) soran a LOR vonalak kozotti eltérd detektalasi hatdsfok kiilonbségeket korrigaljuk,
az elnyelés korrekcidval pedig a szoveti gyengités hatasat lehet kompenzalni. A PET
technikaban napjainkra mar kizarolag csak az iterattiv képrekonstrukcios modszereket (pl.:
ML-EM, OSEM) alkalmazzdk. Ezen mddszerek igen eldnyds tulajdonsidga az, hogy a
szamitds folyamatdba beépithetéek az elobb emlitett korrekcios Iépések. Mivel a PET
leképezéshez relative rovid felezésidejii izotopokat alkalmaznak a vizsgalat soran az aktivitas
jelentésen csokken, ezért a kvantitativ elemzésekhez elengedhetetlen a mért beiitésszamok
bomlds korrekcidja, ami szintén a képrekonstrukcido folyaman torténik meg.

Egy PET eszkozt szamos fizikai paraméterrel lehet jellemezni, ezek kozil a
legfontosabbak a térbeli felbontds, az érzékenység, a terhelhetdség és képalkotd képesség. Bar
mind a négy jellemzohéz tobb adat is tartozik, a kovetkezOkben roviden Gsszefoglaljuk az
egyes tulajdonsdgok jelentését. A térbeli felbontds megadja egy kisméretlii pontszerii aktivitas
eloszlasrol készilt kép esetén az Ugynevezett pontszétterjedési fliggvény felértékszelesseégét
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(FWHM) [11]. Ez az értek a PET-nél specifikusan fligg attol, hogy a kamera latoterének mely
pontjdn hatdrozzuk meg. A [latotér geometriai kozéppontjaban a térbeli felbontast jellemzo
felertekszelesség az 1. egyenletben szerepld képlettel becsiilhetd [11][15]:

CWh 2
FWHM = 1.25 « \/(pﬁ’ +552) + (0.0022 *R)2 + (7) +be?, (1)

ahol, p, a poztron szovetben mért atlagos hatotavolsiga, ez a leggyakrabban hasznalt 'SF
izotop esetén atlagosan 0.5 mm [11]. A képletben az ss faktor az aktudlis leképzendd aktivitas
eloszlas alakjatol fliggd paraméter, ami egy pontforrds esetében nulla. Az annihilacio
sz0gének bizonytalansaga (180° £ 0.25°) szintén befolyasolja a felbontast, amit a 0.0022*R
(R a detektorgylirli sugara) taggal veszink figyelembe. Ez a hatds egy human PET kamera
esetén akar 2 mm is lehet, tehat ebben az estben foleg ez a tényez6 limitala a
febontoképességet. A cw paraméter a tikristaly tangencidlis sz€lességét jelol, tehat ez is
limitaja a térbeli felbontdst. A be-vel (block effect) jelolt mennyiség irja le a blokkdetektor
PMT kimeneti jelei alapjan elvégzett pozicid6 meghatarozas hibdjat, ami erésen fligg az
alkalmazott a detektor komponensektdl €s a pozicio-meghatarozasi modszertél (Anger alapa
vagy egy¢b). Egy PET kamera érzékenységén a kamera altal detektalt koincidencia szamolasi
sebesség (cps) ¢és a latotérbe helyezett pontszerii radioaktiv forrds aktivitisanak hanyadosat
értjik. Ezt a mennyiséget a nukledris méréstechnikdban hatasfoknak nevezik, azonban a
nuklearis medicina teriiletén az érzékenység elnevezés terjedt el, ezért a tovabbiakban mi is
igy hivatkozunk ra. Geometriai okokbdl ez a paraméter sem allandd a latotéren belil A
legmagasabb érzékenységet a kozéppontba helyezett pontforrassal mérhetjik, de onnan
axidlisan® ¢és radidlisan a ltotér széle felé haladva egyre kisebb az értéke. A terhelhet§ség
vizsgalat egyrészt arrol ad szamszerii adatot, hogy a latotérben levo aktivitas és a detektalt
koincidencia események szama milyen modon tér el a linearis kapcsolattol A PET detektorok
esetén ez a kapcsolat az un. elbénulo-modellel thato le:
S =n*Axe TaM4 (2)
ahol, s a mért single eseményszamolasi sebesség, # a detektor rendszer single eseményekre

2

vonatkozo érzékenysége [cps/Bql, ,,A "~ a latotérbe helyezett minta aktivitdsa Bq egységben és
7; a detektorok holtideje. Ez a detektalasi sajatossag azt eredményezi, hogy egy bizonyos
aktivitas érték fOlott mar nem lnedrisan valtozik a detektor altal mért események szdma és

végil akar teljesen el is bénulhat a detektorrendszer. A fenti képletbdl lathatd, hogy az

ZA tomografikus képalkotds teriiletén az axidlis irdnyt a kamera centrdlis szimmetria tengelye definialja, amely

igy parhuzamos a vizsgalodgy mozgasaval.
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elbénulas a detektorok holtidé paraméterétdl erdsen fligg, igy megbecsiilhetd, hogy mekkora a
latotérbe maximalisan helyezhetd aktivitds. A gyakorlatban 50%-ndl nagyobb holtidds
adatvesztést nem szokas megengedni. Annak érdekében, hogy helyes eseményszdm adatok
keriijenek a rekonstrudlt kép elemeibe, a holtidés adatveszteség miatt is korrekciot kell
alkalmazni a 2. képlet alapjan. A PET kamerdk képmmndségének globdlis jellemzésére
bevezetttk az tUn. Noise Equivalent Countrate (NEC) értéket, amely ugyancsak a
terhelhet0ség  vizsgalatbol szdrmaztathat6. Elvileg egy hengerszeri  aktivitas-eloszlasrol
kapott kép centrumiban adja meg a jel/zaj aranyt FBP rekonstrukcié mellett. Kiszamitidsa a

kovetkezO Osszefliggés alapjan teheté meg:
2
=Tisyr’®
ahol 7 a valddi, S a szort, R pedig a random koincidencia szamlalasi sebességek [16]. A

NEC

leképezés eredményeként nyert képmindség jellemzésére szamos tovabbi paramétert
definialtak, amelyeket minden esetben specidlis fantommérésekkel’ kell meghatarozni. A
felsorolt fizikai tulajdonsagok megmérésére szamos moddszer all rendelkezésre, azonban
ahhoz, hogy a kiilonboz6 eszk6zokon mért értékek Osszehasonlithatoak legyenek, szikség van
valamilyen egységes kisérleti protokollra, amely leirja a vizsgalatok pontos koriiményeit. A
PET teriileten napjainkban tobb ilyen lefrds Iétezik, amelyeket tudomanyos kozosségek
javaslatai alapjan allitottak Ossze. Kisallat kamerdk esetén a legelfogadottabb az ugynevezett
NEMA NU-4 2008 kisérleti protokoll.

Az elézoekben elmondott Iépésekkel (PET adatgylijtéssel ¢€s rekonstrukcioval)
nyerhetd funkciondlis képekkel kvalitativan mar jol jellemezhetdé a szovetek biokémiai
mikddése, igy az orvosi diagnosztika szamara alapvetd eredményeket kaphatunk. Ha azonban
néhany tovabbi mddszert is beépitink a képfeldolgozasba, akkor kvantitativan is leirhatjuk a
szervezetben lejatsz0d6  folyamatokat. A kvantifikdlhatosdg a PET moddszer egyik
legelényosebb vondsa, ami nem, vagy csak részben jellemzi a tobbi orvosi képalkotast (MR,
planaris rontgen, UH és CT). A PET képeken a képelemekhez (voxelekhez') rendelt
elsddleges szamérték a képelembdl detektalt koincidencia eseményszamot jelenti Mivel a

PET a megfeleld korrekciok elvégzése esetén lnearisnak rendszernek tekinthetd, a voxel

3 A fantom egy olyan segédeszkoz (altalaban specidlis alaki és iiregeket tartalmazo feltolthetd tartaly), amellyel

reprodukalhaté modon eld lehet allitani ismert radioaktivitas eloszlasokat.

Y A voxel a kép térfogati alapeleme. Jellemzden egy kis négyzet alapu téglatest, vagy még gyakrabban egy
kocka. A voxel méretét a térbeli felbontas nagysagrendjének megfeleléen szokds megvalasztani a rekonstrukcios

programban.
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eseményszamok egy kalibracios faktor ismeretében atkonvertalhatoak aktivitds vagy aktivitas
koncentraci6 skalara. A kalibracios faktor fligg a kamera és a vizsgdlati protokoll
tulajdonsagaitol. A kvantitativ diagnosztikai elemz€s tovabbi egyszerisitésére bevezették az

un. SUV (Standard Uptake Value) értéket is, amelyet az alabbi képlettel szokéasos definialni:

SUvV ! ¢
= — x
P A

ahol C a voxelben mért aktivitds koncentracid (Bg/ml egységben), 4 a szervezetbe mjektalt

,(4)

radiofarmakon aktivitdsa, m a paciens tomege (g egységben), p pedig a viz stirlisége g/ml
egységben. A viz strlisége csak praktikus okbol keriit bele a kifejezésbe, ezzel a SUV
mennyiség dimenzidtlannd valk. A SUV faktor alapvetden azt adja meg, hogy a voxelben
mért aktivitds koncentraci® hanyszorosa annak az elméleti értéknek, amelyet tokéletesen
homogén radiofarmakon eloszlds mellett méménk a paciensben. A SUV  szdmadat
segitségével mar Ossze lehet hasonlitani egy paciens két kiilonbozd PET vizsgdlatinal egy
adott szoveti halmozis valtozasat, mert a SUV mar nem fligg a beadott aktivitastol, és a
paciens aktualis tOmegétdl sem. A SUV skalajuo képek kvantitativ elemzésére az un. VOI
(volume of interest) analizis a legelterjedtebb modszer (8. abra), amely soran egy vizsgalando
teriilet voxeleit valamilyen kritérium alapjan kiszelektaljuk (pl: a maj egy teriiletét, vagy egy
tumorosnak vélt térfogatot), majd ezen voxelértékek statisztikai paramétereivel (atlag,

maximum, szoras) jellemezzik a lokalis halmozast (SUVmax, SUVmean, SUVpeak).

SUV LL:D.C
Width:350 Le

8. abra Egy epehdlyag tumorban szenvedd paciens FDG PET/CT felvételének egyik szelete lathato az abran. A majon beliil
egy megnOvekedett aktivitasu teriilet lathato, amelyet egy piros korrel un. VOI-val korberajzoltunk. A késébbi kvantitativ
clemzéseket a VOI-n beliili voxelértékeken kell elvégezni. A képet a Debreceni ScanoMed Kft. bocsatotta rendelkezésiinkre.
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Az, hogy a VOI mely statisztikai paramétere a legalkalmasabb egy adott diagnosztikus
kérdésben vagy terapiara adott valasz vizsgalatdban, még ma is intenziv kutatds targya. Sok
tanulmanyban a nagyon egyszertien meghatarozhatd maximum (SUVmax) értéket hasznaljak,
azonban ennek a statisztikai ingadozasa a legnagyobb. Az atlagérték (SUVmean) 18 jO
valasztasanak tlinhet, de ebben az esetben nagymértékben fligg az ért¢k attdl, hogy ki és
milyen szempontok alapjan ,rajzolta” koriil az elemezni kivant tertiletet [17].

A PET vizsgalatok soran kétfele leképezést alkalmaznak, az un. statikus és dinamikus
modszert. A statikus leképezés sordn a szervezetbe juttatjdk a radiofarmakont, majd
megvarjak, amig egy kvazi-egyensulyi allapot bedlP és utana végzik el a 10-20 percig tartd
leképezést. A mérés eredménye ilyenkor arrdl szolgaltat informaciot, hogy a szervezeten beliil
hol halmozddik aktivabban a jelolt molekula (pl: glikoéz) és az aktiv teriileten mekkora a
SUV értéke az adott idémtervallumra vonatkozoan. Ezzel a mddszerrel tobbnyire megfelelden
lehet detektdlni és nyomon kovetni a koros elvaltozasokat, ezért a napjainkban végzett rutin
diagnosztikai vizsgalatok jelentés hanyada ilyen statikus vizsgalat. A diamikus modszer
soran a PET leképezés mar az injektalas elétt vagy annak pillanatdban elkezdddik és akar 1-2
oraig folyamatosan torténik. Késobb az igy elvégzett hosszi mérést szétdaraboljdk rovidebb
id6szakaszokra ¢és ezekbdl rekonstrudlnak képeket. Tehat ebben az esetben egy képsorozat
keletkezik, ahol az egyes képek egyértelmiien hozzarendelhetéek a mérés egy bizonyos
idémtervallumidhoz. Ezeket a képsorozatokat is gyakran VOI analizissel elemzik, de ebben az
esetben az aktivitas-koncentracid értékek valtozasat jelenitik meg id6ben az Un. tracer-
kinetikai modellszimitasokhoz. Ehhez a moddszerhez még altaldban mémi  kell a
radiofarmakonnak a vérben levd koncentraciojat is, ami gyakran vénas vagy arterias
vérvétellel jarhat, igy ez igen komplikalttd teheti a dinamikus modszert és kiértékelést. Elonye
viszont, hogy a szoveti halmozidsok nemcsak SUV értékkel, hanem abszolit skélan is
kifejezhetok  (példdul  perfuzi6, enzimaktivitds, receptorszam, vagy receptor-ligand
kotésallando értékkel) a biologiailag fontos adatok.

3.2 A kisallat PET technika

A PET leképezésekhez Kkifejlesztett radiofarmakonok in-vivo tesztelésére és orvos-biologia
kutatdsokra a 2000-es évek eleje oOta egyre nagyobb korben alkalmazzik a kiilonb6zo
korképek egér és patkany modelljeit. A PET nagy érzékenysége lehetové teszi az egyes
biologiai strukturdk (pl: receptorok) olyan alacsony koncentracioban (~pM) torténd

> Ennek ideje jellemzéen fiigg a radiofarmakon tipusatodl
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vizsgalatat, amely mas képalkotd eljarasok esetén Iknyegesen a detektalasi kiiszob alatt
marad. A kisallat kisérletek végrehajtasara azonban nem alkalmasak a human PET kamerdk,
mert azok térbeli felbontasa Iényegesen rosszabb (~4-5mm), mint az emliett kisallatok
méretethez szikséges ~1-2mm. Az 1. egyenlet alapjan lathat6, hogyha csokkentjik a PET
kamera kristalyainak méretét €s a detektorgylirli sugarat, akkor knyegesen jobb felbontas is
elérhetd. Ezért a human és a kisallat PET kamerak felépitése kozotti egylk nyeges eltérés a
latotér, a tikristdlyok és a detektorblokk méretében tapasztalhat6. Azonban meg kell emliteni,
hogy a kisallat PET készilkkekben a geometriai ardnyok is eltéréek, mert példaul a
tikristalyok axidlis ¢s radidlis iranya oldalaranya megkdzelitben 0.1, mig a human PET
kamerak esetében ~0.2 ez az érték. Ez azt eredményezi, hogy a kisallat PET kamerak esetén
jelentésebb az un. DOI (Depth of Interaction)® hatds, amely rontja a térbeli felbontast és Gjabb
korrekcios eljarasok implementalasat teheti sziikségessé.

A kereskedelemben kaphatdo négy tipus és a Debrecenben kifejlesztett két kisallat PET
kamera fizikai paramétereit [18]-[21] mutatja be a 3. tablazat. A korabban nem definidlt, de a
tablazatban feltiintetett adatok értelmezése a 3.4 szakaszban lesz pontositva.

A PET leképzés soran DOI hatasnak vagy parallaxis leképzési hibdnak nevezzik azt a jelenséget, amikor a
gamma foton nem a LOR-hoz legkdzelebbi detektorban nyel6édik el, hanem valamelyik szomszédos
elemben. Ennek egyre nagyobb a valdszinlisége a 1atotér kdzepétdl tavolabb levé LOR-ok esetében, igy
ebben az irdnyban a térbeli felbontds jelentésen romlik. Akar 50%-kal is rosszabb lehet a felbontas a

széleken, mint a centrélis pozicidban.
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MiniPET-2/ nanoScan PC Siemens Argus;korabban Genisys4
MiniPET-3 Inveon GE Explorer
Vista
Detektorgyiirii 211 181 161 118 44
arméré [mm]
Axialis latétér 48 94.8 127 48 94
[mm]
Kristaly méret 1.27x1.27x12 1,12x1,12x13 1,51x1,51x10 1,45x1,45x7 1.8x1.8x7 (BGO)
(mm’*) (LYSO),1,45x1,4
5x8 (GSO)
Kristaly/detektor 35x35 81x39 20x20 13x13 24x50
Kristaly anyag LYSO LYSO LSO LYSO ésGSO két BGO
rétegbe rendezve
Térbelifelbontas 1.2/1.2 1.1 1.45 1.4 1.4
a centrumban
[mm]
Erzékennység a a 1.4/1.4 7.7 6.72 4 14
latétér
kozéppontjaban
[%o]
Homogenitas [ %] 7.1/5.8 8 5.29 7.7 10.3
Spillover arany 0.14/0.14 0.08 0.14 0.18 0.33
Aktivitas 0.73/0.87 0.81 0.72 0.61 nincs adat
visszaallitasi
arany’
NEC csucs érték 14.2 keps (36 130 keps (27 590 keps (110 | 65 keps (70 MBq) nincs adat
(NEC csiceshely) | MBq)/ 24 keps MBq) MBq)
(43 MBq)
Szért hanyad® 28%/23% 30% 12% 37% nincs adat

3. tablazat A MiniPET-2 és -3 kamerak technikai- és miikddési paramétereinek 6sszehasonlitasa a kereskedelmi forgalomban

elérhet6 kamerak adataival.

7 ANEMA IQ fantom 3 mm-es furatdnak képébdl szamolva

¥ ANEC és a szort események hanyada a NEMA-NU4 altal definidlt patkdny fantommal mért adatok
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3.3 A léziok detektdalhatosaganak kapcsolata a kontraszt visszadllitdasi paraméterrel

A PET leképezések soran gyakran felmeriild kérdés a kovetkezd: mi az a legkisebb
16zi6, aminek radiofarmakon halmozisa még detektalhatd? A PET képeken altaldban egy
megndovekedett vagy lecsokkent halmozissal rendelkezd teriiletet tekinthetiink koros
elvaltozasnak. Ezek a teriiletek kiilonb6z6 méretiiek és alakuak lehetnek, tovabba a halmozas,
tehat a kontraszt-viszonyok is eltéréek a kérdéses teriilet ¢és kornyezete kozott. A
detektalhatosdgot mindenképpen befolyasolla a képet elemzd személy is, mert az egyedi
percepcios képességek kozott is hatarozott kiilonbségek lehetnek. A vizualis detektalhatdsag,
mint altalinos probléma vizsgilatdra, mar szadmos matematikai megkozelités Iétezik, amelyek
az emberi dontési folyamatot is bevonva probaljak modellezni a kérdést [22]-[25]. Elészor
Albert Rose vizsgalta az 1940-es évek kozepén, hogy elektronikus képernyokon mi egy jel
detektalhatosaganak feltétele minél kisebb képelemek esetén [26]. Azt taldlta, hogy a
detektalasi kiiszobot egyrészt a hattér szorasdnak és a pontszerd jel amplitidojanak aranya
hatarozza meg. Nevezetesen, ha ez az érték 5, vagy ennél nagyobb, akkor nagy
valosziniiséggel detektalhatd lesz a jel (Rose-kritérium). Mas teriileten, de hasonld
eredményre jutott a 60-as években Lloyd A. Currie, aki a radiokémia teriiletén vizsgalta, hogy
a legkisebb detektalhatd aktivitdis hogyan fligg a hattér aktivitastol [27]. Rose és Currie
eredményei pontszeri jelekre ¢és homogén hattérre vonatkoznak, ezért csak limitdlt modon
vehetoek figyelembe a PET leképezés detektalasi limitjének becslése soran.

A nuklearis medicina képalkotds teriiletén a minimalisan detektalhatd halmozas
karakterizalasa Osszefligg azzal, hogy ezek az eszk6zok a leképezendd méretekhez
viszonyitva gyakran ,gyenge” felbontdssal rendelkeznek. Ha egy PET kamera térbeli
felbontoképessége (FWHM), illetve a leképzendd 1€zi6 mérete példaul 4, illetve 5 mm, akkor
a 16zi6 megkdzelitben 9 mm nagysaginak fog latszani. Ez mas szavakkal azt is jelenti, hogy a
VOI analizissel meghatarozhat6 aktivitas-koncentracio (vagy a SUV érték) kisebb lesz, mert a
valosagosndl nagyobb térfogatot rendelink a lézidhoz. Tehit minden a felbontassal
Osszemérhetd nagysagu alakzat képe kissé szt fog kenddni a hattéren, igy a detektalhatosag
is romlani fog (9. abra).
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9. dbra Az abran egy 2 mm (B) és egy 4 mm (C) felbontast PET kamera leképezésének szimulacioja lathatd. A digitalis
fantom (,,A” panel) bemeneti adatként 6t kor alaka halmozast (atmér6 : 1.2 mm, 2 mm, 3 mm, 4 mm, 5 mm) tartalmaz egy
kor alaku hattérben (a korok pixelértéke 6tszordse a hattérnek). A ,,B” és,,C” panel reprezentalja ennek az eloszlasnak a PET
leképezés utani szirt FBP modszerrel rekonstrualt képét a két kiilonbozo térbeli felbontas esetén.

Ezt a leképzési hibat a PET technikdban résztérfogat-hatasnak, vagy ,partial volume effect”-
nek (PVE) hivjak. A PET leképzéssel szemben tamasztott alapvetd igény, hogy minden a
kvantifikalhatosagot befolyasold képességet valamilyen megfeleld paraméterrel jellemezziik.
A kisebb méretli 1éziok esetén bekovetkezd aktivitas-koncentracid torzulds jellemzésére az
ugynevezett aktivitds visszaallitasi egyiitthatot (recovery coefficient: RC) vezették be, amely a
PET képen a VOI analizissel meghatdrozott ¢és a valodi aktivitds koncentraciok
hanyadosaként all eld. Az RC idealis esetben 1 értekli lenne, de a leképezeés fenti
sajatossagaibol adodoan ez csak akkor teljesiil, ha a 16zi6 jellemzd mérete legalabb az eszkoz
térbeli felbontdsdnak megkozelitben a haromszorosa [28]. Ezt a paramétert a human PET
késziilekek esetén az n. IQ (image quality) fantom segitségével lehet meghatdrozni. A
fantom (10. abra) egy ~10000 ml térfogati human mellkas geometridt modellez6 tartalybol
(szOveti hattér), ¢és a tartalyba nyalo kiilon-kiilon is feltolthetd, de eltérd atmérdjii gdmbokbdl
all.

10. dbra Az abra 4 paneljén a NEM A NU 2-2007 protokollban leirt képmindség fantom lathato egy kisérleti 6sszeallitasban.
A gdmbokbe szines folyadékot toltdttek a jobb lathatosag kedvéért. A B panelen a feltoltott fantomrol késziilt PET felvétel
egy reprezentativ axialis szelete lathatd. A gdmbok és a hattér kozott az aktivitas koncentracié arany 9,7 volt a mérés soran
[29].
A fantom specidlisan alkalmas arra, hogy a nagy ,hattér” tartdlyba €és a gdmbokbe

meghatarozott  aktivitds koncentracioji  radiofarmakon oldatot toltsink. Az RC gy
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crer

oldattal toltjiik f0l, majd a rekonstrudlt képen a gombok méreteinek megfeleld VOI analizissel
is meghatdrozzuk az aktivitds koncentracid értékeket. Az RC paraméter a fantom egy adott

gombje esetén a kovetkezd képlet alapjan adodik:

Vol

RCyomp =~ (5)
gomb

ahol VOlIgsmp és Cgsmp a fantom képébdl VOI analizissel meghatdrozott és a ténylegesen
betoltétt aktivitds koncentraciok. Az RC paraméter értéke természetesen fligg attol, hogy a
fantom milyen méreti gombjére szamoljuk ki, de a gombdok kornyezetében esetlegesen
jelenlévo aktivitast (példaul, ha a fantom hattér tartaja is aktiv oldattal van feltdltve) explicite
nem veszi figyelembe. Azonban a PET leképzések tobbsége esetén a koros eredetii
radiofarmakon halmozasok mindig valamilyen szoveti hattérben helyezkednek el, és ennek
nagysagatol jelentésen fligghet a  detektalhatosag [30]. A  kontraszt  visszadllitasi
egytitthatonak (CRC) nevezett paraméter az RC-vel szemben figyelembe veszi a halmozas
kornyezetében elhelyezkedd ,szOveti” hatteret, igy ezen keresztil a detektalhatosaggal is
szorosabb kapcsolatban van. A CRC paramétert meg lehet hatdrozni az IQ fantom (10. &bra)
hattér tartdlydnak ¢és a gOmbjemnek segitségével A gombok reprezentaljak a testen beliili
megnovekedett radiofarmakon halmozast (vagy éppen kiesést), a hattér tartaly pedig az Un.
szOveti hatteret. Ha a fantomba toltott aktivitas koncentracidk ismertek, akkor ismert a
gombok ¢és a hattér kozotti valddi kontraszt (targykontraszt), ami a kovetkezd mddon

definid1hato:

TC = %mb — (g)

Chattér

Abol cgsmb €S Charer @ gOmbokbe és a hattér tartalyba toltott oldat aktivitds koncentracioja. Ha
az ilyen modon aktivitdssal feltoltott fantomrol PET vizsgalatot késztiink, akkor idedlis
esetben a képen meghatarozott kontrasztnak azonosnak kellene lennie az aktualis 7C értékkel,
azonban a korabban emlitett PVE hatds miatt ez nem fog altaldiban teljesiilni. Ezért a képbdl
szamolt és a valoban ismert 7C érték eltér és a kettdnek a megfeleld hanyadosat nevezzik
kontraszt visszaallitasi paraméternek, amit az alabbi médon defnidlunk:

Cgomb = Cnacter ~ Cgomp 1

o Chatter _ Charter
CRCgomp =~ 1 = "¢ -1 ("

ahol Cgsmp €és Chamer a gomb ¢és a hattér alkalmas VOI-val meghatarozott aktivits

koncentraciéi. Hasonloan az RC paraméterhez, igazolni lehet, hogyha az objektum méretei
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elérik a PET kamera térbeli felbontasanak haromszorosat, akkor a CRC is mar kozel 1 értéki

lesz [28].

3.4 A kisallat PET késziilékek tulajdonsagainak kvantitativ mindositése

A kétezres évek elsO felében a kisallat PET kamerak egyre szelesebb korben elterjedtté valtak
az orvos-biologiai kutatdsokban, ezért egyre siirgetébbé valt egy olyan mérési protokoll
definialasa, amellyel mindsiteni ¢€s Osszehasonlitani lehetett az egyes gyartok ¢és
kutatomtézetek fejlesztéseit. Az elsé specidlisan kiséllat PET kamerdkra kidolgozott ilyen
protokollt 2008-ban publikalta [8] a NEMA tudomanyos szervezet. A ,NEMA NU-4 2008”
altal defimalt kisérletek ¢és mérések tobb pontban Iényeges -eltérést mutatnak a human

kamerakhoz képest.

©-RING GROOVE s &
@270 0D, @238 1> RS

3 1. mmm T

4 (5) (8)

2-56 UNC T 4
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@10 P3I038.C.

11. dbra A NEM A NU-4 protokollban leirt képminség fantom rajza [8] (balra) és fényképe (jobbra)
Specidlis fantomot (NU4IQ fantom) hoztak ktre a képmindség kvantitativ elemzésére (11.
abra). A fantom tulajdonképpen egy plexi henger (atmér6=33.5 mm, magassag=53 mm,
falvastagsdg a hengeres részen 1.75 mm), amelyen beliil folyadékkal feltdlthetd iiregrendszer
van kialakitva. A fantom kozEépsé része egy homogén henger, amibe a fantom ,als6”
szakaszan két kiilon feltolthetd henger alaku rész nydlk be (11. abra). A fantom ,fels6”
teriiletén a homogén térrészbdl 5 darab, kiilonboz6 atmérdjii furat indul ki (11. dbra 4-es és a
12. éabra ,,A” panelie). Ezek a furatok modellezk a fantommal torténd mérések soran a
kiilonbozd méretli €s a hattérszovetbdl kiemelkedd bioldgia és patologids halmozisokat, ezért
a kovetkezOkben ezekre, mint mesterséges léziokra is fogunk utalni Az ilyen moédon
megalkotott NU4IQ fantommal a kovetkez specidlis leképezési adatok hatdrozhatdoak meg:

homogenitas, spillover hanyad ¢€s az RC paraméter, amelyek definiciéja a kdvetkezo:
e A homogenitds paraméter a fantom k6zEépsdé hengeres részén (12. dbra ,,B” panel) egy
adott henger VOI (atméré: 22.5, axialis hosszz 10 mm) esetén a szdzalékos

szoras/atlag érték (%STD).
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e A spillover ardny (SOR) meghatarozdsdhoz a fantom két kis tartilyat hasznaljuk,
amelyek kozil az egykk a mérés soran ires, a masik maktiv vizzel van feltoltve.
Idealis esetben az e teriiletekhez tartozd voxelértékeknek nulldknak kellene lenniiik,
azonban a PVE hatids miatt ez nem teljesiil, és a kornyezd aktiv teriiletek miatt nullatol
kiilonbozo értékiick lesznek. A SOR paraméter az aktiv tartdlyok teriiletére és a
fantom ko6zEépsd hengeres részére helyezett henger VOI-k (12. é&bra ,C” panel)
atlagdnak hanyadosaként adodik.

e Az RC szamitdsa a fantomban levdé 6t kiilonbozd atmérdji (1 mm, 2 mm, 3 mm, 4
mm, 5 mm) furatban és a homogén részben szamolhatd aktivitds-koncentraciok
felhasznalasaval végezheté el. A furatokban 1évo aktivitas koncentracid értékét olyan

VOI-val kell meghatarozni, amelyek atmérdje a furatok fizikai atmérdjének kétszerese

¢s axidlisan 10 mm hossziusagtak (12. dbra ,,A” panel).

12. abra Reprezentativ axialis PET kép szeletek a NEM A NU-4 képmindség fantomrol. A: rudakat tartalmazo régio, B: a
homogén régio, C: a homogén részbe benyuld inaktiv hengereket tartalmazoé régio. A képeken fel vannak tiintetve az
adatfeldolgozéshoz sziikséges VOI-k is.

A NEMA NU-4 protokoll a képmindségen tal tovabbi harom fizikai adat
meghatarozasat is eloija, mint a kamera térbeli felbontasa, érzékenysége és a NEC
paraméterek. A térbeli felbontast a protokollban leirtak szerint a latdtér tobb meghatarozott
pontjan egy pontforrassal kell megmérni, majd specidlis algoritmussal meg kell hatirozni az
FWHM értékeket kiilbnbozd irranyokban. Az eldirds szerint egy 0.3 mm atmérdjli **Na
pontforrast kell alkalmazni, ami egy 10 mm ¢élhosszisagh akril anyagi kocka kozéppontjaba
van beagyazva (13. abra). Az érzékenység mérést is ezzel a forrdssal kell elvégezni a latotér

szamos elore definidlt pontjaban.
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13. abra A NEM A NU-4 2008 protokoll elSirasai szerint gyartott *>Na pontforrés.

A PET kamera detektorainak holtideje azt eredményez, hogy bizonyos aktivitas
tartomanyban mar nemlinearis a kapcsolat a latotérben 1évO aktivitas és a detektalt
belitésszam kozott, és ennek mértéke fligg a latdtérben v aktivitas eloszldsatol. A random
¢s a Compton-szort események aranya is jelent6sen fligg a forras alakjatol, ezért a protokoll
alapjan harom kiilonb6z6 méretli standard fantommal is meghatarozandok a terhelési és a

NEC adatok. A fantomok pontosabb geometridjat a Modszerek fejezetben fogjuk ismertetni.

3.5 A NEMA NU-4 kisérleti protokoll alkalmazdsai és korldatai
A NEMA NU-4 kisérleti elofrdst mar szamos tanulmanyban és publikdcioban alkalmaztak,

amelyekben a kiséllat kamerdk mmdségi jellemzoit ¢és tulajdonsagait e mérések alapjan
hataroztdk meg [31]-[35]. Tovabba az is hamar nyilvanvalova valt, hogy az eljaras
segitségével a kisallat PET kamerdk optimalizilisa is elvégezhetd [31], [36], [37]. Ez azért
tehetd6 meg, mert a definidlt kisérletek eredményét és kimenetelét erésen befolydsoljdk az
eszkOoz alapvetd fizikai (pl: gantry geometria, kristdly anyag) és konfiguralhato adatai (pl.:
energia diszkriminici6 és koincidencia iddablak), illetve a rekonstrukcid6 modja és az
esetleges tovabbi képfeldolgozisok (sziirés, PVE korrekcid, stb.) paraméterei A kisallat PET
kamerdk  leképzésének  optimalizilasaval foglalkozd  kozlemények  jelentds része a
rekonstrukcios és képfeldolgozasi modszereket analizdlja. Szamos esetben vizsgaljdk [38]-
[40] a korrekcios eljarasok (gyengités korrekcid, normalizicid) hatasat az NU4IQ fantom
mérésébdl meghatdrozhatdé SOR, RC és homogenitas paraméterekre vonatkozoan [41], [42].
Mivel a szort események az 511 keV-es fotocstcsndl kisebb energia tartomanyban vannak
jelen, ezért az energia diszkriminacid szempontjabol az Ej; érték a meghatarozobb adat, amely
értékétdl azonban jelentésen fligghet a NEMA paraméterek tobbsége. Az energia
diszkriminacidhoz hasonldan a koincidencia iddablak (t) is jelentésen befolydsolhatja a

képmindséget €s ez alapjan is mindig létezhet egy optimalisan kivalaszthatd érték.
A NEMA NU-4 protokolban azonban ellentmonddsok ¢s hianyossagok is
felfedezhetok. A felbontis és az érzékenység mérésekhez ajanlott specidlis **Na pontforrasra
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vonatkozoan kiszamithatd [21], hogy a forrds tokozasa megkozelitben 14%-4at ehyeli az
annihildicidban keletkezett fotonoknak. Ezért néhany kozleményben alkalmazzak az adatok
14%-o0s elnyelodés miatti korrekcidjat [21] masokban pedig nem [43], ami problémat okoz az
Osszehasonlithatosagban. Az akril térfogatra azonban mindenképpen szikség van, mert
nélkiile a keletkezd poztronok nagy szizaléka annihilacid nékkiil hagyna el a forrast, igy nem
az aktivitasnak megfeleld szami gamma foton keletkezne a kamera latoterén beliill. Tovabba a
nuklearis medicina laborok standard dozskalibratoraival néha lehetetlen meghatarozni a kis
aktivitisi  **Na sugarforrds pontos aktivitdsat, ami pedig elengedhetetlen az érzékenység
mérések  kiértékelésében. Ezért szamos esetben 'SF izotopbol késztett pontszerli sugarforrast
javasolnak ¢s haszndlnak az érzékenység meghatirozasahoz [43] [44]. Nem vilagos azonban,
hogy milyen geometria esetén teljesiil optimalisan, hogy a keletkezd pozitronok kézel 100 %-
a annihildlédjon, de elhanyagolhatd legyen majd a keletkez6 gamma sugarak abszorpcidja is.
Tovabba egy 2012-ben megjelent kozleményben [31] a szerz6k azt is hangsulyozzik, hogy a
pontforrassal végzett érzékenység meghatirozas tilsagosan sok idot €s munkat vesz igénybe
(til sok ponton kell mérni), ezért inkabb '*F-bol készitett vonalforrast javasolnak.

A képmndség-fantom tekintetében is kritka fogalmazhaté meg, mert a jelenlegi
formaban nem alkalmas a CRC meghatarozisara, csak a kevésbé mformativ RC szamolhatd
ki. A PET leképezések soran egy halmozis egy attol kisebb szoveti hattér akkumulacidban
foglal helyet, azonban a képmindség fantom esetében a mesterséges I€ziok nulla hattérben
helyezkednek el, igy csak az RC paramétert lehet meghatarozni. Tehat a kialakitasbol
adodéan az NU4IQ fantommal nem lehet meghatirozni a detektalhatosaggal szorosabb
kapcsolatban 1€v6 CRC paramétert, mert ennek szamolashoz a fantomban olyan térrészre
lenne szikség, amelyben megfeleld aktivitas koncentracid aranyban aktiv objektumok (pl:
gomb vagy henger) helyezkednek el eltérd aktivitdsu hattér tertiletben. Ilyen térrész nincs
ebben a fantomban, és nehezen is megoldhatd gdmboket tartalmazd fantom készitése ebben a
méretben, ugyanis az ilyen feltdlthetd térrészek fala legaldbb 1 mm lenne, ami mar
Osszemérhetd a kisallat PET kamerdk felbontd képességével Mivel a gombok fala nem
tartalmazna aktivitast, igy a leképezés soran aktivitds kiesésként jelenne meg (,cold wall”
hatas) ¢és a szamolt kvantitativ adatok is torzulndnak az inaktiv ,(falhatas” miatt [45]-[47]
Ennek ellenére mindenképpen hasznos lehetne egy olyan fantom vagy modszer, amellyel a

CRC paraméter torzitismentesen meghatdrozhatd lenne a kisdllat PET kamerdk estében is.
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3.6 A kamerak latoterének effektiv sugara

A PET kamerdk detektorrendszerét altalaban gyiiri geometriaval kozelitjik, de nem szabad
elfelejteni, hogy altaldban ez sokszoget jelent (pl: a MniPET-2 esetében ez 12 szog). A
képrekonstrukcid soran igen fontosak azok a paraméterek, amelyek a kamera geometridjat
frjak le, mert a rekonstrukcids algoritmus mindig csak ezek alapjan végz el a szamitasokat.
Az igy rogzitett geometria szerint az egyes LOR-ok hossza az egyk kristaly feliiletétol a
masik kristaly feliiletéig tart. Ezzel azt feltételezziik, hogy az annihiliciés fotonok a kristalyok
feliletén nyelddnek el, ami nyilvanvaldban nem fedi a valosdgot. A fotonok ehlyelddése a
kristalyban az exponencidlis sugargyengiilést koveti, és ez alapjan legfeljebb az mondhato,
hogy az atlagos elnyelési hossz értékénél gyengiil egy nyaldb az e-ad részere (2. tablazat).

100) =1, x e 16) = I, = e

Y annihilacio
| 3 | 1 . Y2 | |

Fizikal ,sugar”

|
Effektiv sugar

14. dbra A fizikai és az effektiv sugar eltérése.
Ebbdl az kovetkezik, hogy a LOR-ok hosszat valamilyen médon ugy kell megvaltoztatni,
hogy a kristdlyba annyira nyuljanak bele (14. abra), amekkora tton a legvaloszinibb a foton
elnyelédése. Korabbi tanulmanyok igazoltdk azt, hogy az ilyen modon defimalt tn. effektiv
sugar nem megfeleld bedllitisa a rekonstrualt képek jelentds torzulasat eredményezheti [48].
A probléma megoldasira a gyartok 4ltaldban nem-dokumentdlt ad-hoc kisérleti technikat

dolgoztak ki, azonban egyszerti és elfogadott modszer még nem jelent meg az rodalomban.

3.7 Szimulaciok a PET technikaban

A PET kamerak fejlesztése és vizsgalata soran igen fontos szerepet toltenek be a szimulacios
eljarasok. Ezekkel a moddszerekkel egy eszk6z konkrét megépitése elott lehet meghatarozni
annak szamos leképezési és technika sajatossdgat. Az informatika dinamikus fejlédésének
koszonhetden a PET kamerdk analitkus szimulacidi mellett elérhetdvé valtak az tn. Monte
Carlo alapi moédszerek, melyekkel sokkal realisztikusabban lehet az eszkd6z komponenseit
modellezni. Monte-Carlo szimulacioval a PET techmkaban a részecske keletkezés,
transzportalas ¢és detektalas sztochasztikus jellegét is figyelembe vehetjik. A PET kamerdk
fejlesztése soran a szimulacionak nem csak a képalkotds elemzésében van fontos szerepe,
hanem az eszkdz céljanak leginkabb megfeleld geometria [49], a legidedlisabb kristalyanyag
[50] és a legjobb feldolgozd elektronika és rendszer komponensek [51] megtervezésében is.
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fgy koltséghatékony modon megtervezhetd, megépitheté vagy atalakithatdo a célnak leginkabb
megfeleldé PET kamera.

Kezdetben kizarolag analitkus eljarasokat alkalmaztak a kamerdk paramétereinek
modellezésére [52]-[55]. Ezek a modellek nagyrészt egyszerli matematikai alapon az algebra
¢s a geometria moddszereit alkalmazva probaljdk kozeliteni a valdés sztuaciét. Azonban a
modellek explicit médon nem ijak le példaul a béta-bomlds, az annihilicid €és a keletkezett
gamma fotonok detektalasanak pontos folyamatat. Ezért nehéz velik jol becsiilni a szoveten
¢s a detektoron belill tortént fizikai folyamatokat (Compton szords, foto-effektus, fénytorés,
stb.) [56], amelyek nagymértékben befolyasoljak a kamera altal szolgaltatott kép mindségét.
Alkalmazasuk mégis eldnyds volt, mert az ilyen szimuliciok szamitasigénye jellemzOen nem
nagy.

A nuklearis technikdkban alkalmazott Monte-Carlo szimulaciok szamitasigénye
nagysagrendekkel meghaladja az analitkus modellezéshez szikségeset. Ezért a PET
technikaban is csak akkor jelentek meg, amikor mar az informatika fejlédése egy megfeleld
szintet elért. Kordbban a Monte-Carlo modszer elsddleges felhasznalasi teriilete a
részecskefizika volt, de mira mar szinte az Osszes természettudomanyban jelen van. A PET
fizikdja erdsen kotddik a részecskefizikahoz, ezért a Monte-Carlo szimuliciok igen nagy
hatékonysaggal alkalmazhatbak a PET vizsgalatok lefrasara. Segitségével minden egyedi
pozitron bomlast és az azt kovetd Iépéseket realisztikusan lehet modellezni, igy a kimeneti
adat, ami akar egy human vizsgalat rekonstrualt képe is lehet, nagypontossidggal kozeliti a
valos leképezési viszonyokat. A Monte-Carlo szimulaciok napjainkra elengedhetetlen kellékei
lettek a PET fejlesztéseknek. Segitségével szamos Iépés specifikus korrekcios eljarasat lehet
kidolgozni, amely példaul lehet az adatgylijtés vagy a szords korrekcid optimalizdlasa [57].

A PET szimulicidjara is alkalmas Monte-Carlo alapt szoftverek egy részét nagy
energiaji részecskefizikai vagy dozimetriai szamitdsokra fejlesztették ki, ilyenek az EGS4
[58] vagy a GEANT [59], [60] programrendszerek. Léteznek dedikalt PET, SPECT ¢és CT
modellezésére fejlesztett alkalmazisok, ezek kozé tartozik a GATE [61] vagy PencloPET [62]
¢s mara mar szamos PET gyart6 kifejlesztette a sajat ilyen jellegi szimulatorat is.

A GATE szoftver [61] napjainkban a legelterjedtebb, specidlisan a CT, a SPECT ¢és a
PET leképezés szimulaciojara kidolgozott nyilt forraskdédt szoftver csomag. A CERN-ben
(Eurépai Nuklearis Kutatdsi Szervezet) kidolgozott GEANT sokszorosan validalt fizikai
modelleket tartalmazd programjara ¢épiil, azonban specidlis feliletet nyajt a nuklearis
medicina és a CT szimulaciokhoz. A GATE alkalmas tobbek kozott a radiofarmakonok
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kotédésének tracerkinetikai modelljeinek elemzésére is, vagy akar a test elmozdulasdnak és a

kamera mozgasanak pontos kovetésére is [63].

3.8 A kisallat PET modszer az orvos-biologiai kutatisokban

Az orvosi leképezés technka mindamellett, hogy alapvetd szerepet tolt be a human
diagnosztikdban, a neurologiai, pszchidtriai immunologiai, kardiologiai és  onkologiai
kutatasi projektekben is nagy sikerrel alkalmazzak. Mint szdmos mas ¢lettani vizsgalatban, itt
is nagy jelentdséggel birnak a kisallat modellek. A kisallat PET leképezés a legtobb esetben in
vivo modszert szolgaltat arra vonatkozdan, hogy kvantitativ térbeli és idobeli adatokat
nyerjiink a normal és a koros/beteg szovetekrol (pl: tumoros sejtek). A genetikailag tervezett
tumoros ¢és mas  Dbetegségre  specializalt ragesald modellek  fejlodésével  egyre
realisztikusabban lehet nyomon kovetni a human betegségek lefolyasat. Az ilyen leképezési
modok non-invaziv természetébdl fakaddan alkalmasak a kiilonb6zd betegségek iddbeli
lefolyasanak vizsgalatara, mar annak kezdetétdl fogva és mindezt ugy, hogy kozben a kisérleti
allatot nem kell feldldozni. Ezert szamos esetben Onkontrollos kisérletek is végezhetéek, ami
azt eredményezi, hogy hatékonyan redukalhato a kisérletben részt vevd allatok szama.
Tovabbi tény, hogy a szoveti sejt-kultirdkkal végzett kutatasok esetében nem jelentkeznek az
allatokban kolesonhatd fiziologiai, immunoldgiai, hormondlis, idegi és taplalkozasi tényezok,
mig a kisallatokban ezek mind adottak. Igy a kisallat modellek alkalmasabbak a betegségek
telles eértékli vizsgalatara, mint példaul a daganatos megbetegedés esetében a kiilonbozo
metasztazisok megjelenése vagy a nekrozs kialakuldsa [64]. A klinikai képalkotd eszkozok
(planaris rontgen, MRI, CT, PET, gamma kamera, ultrahang) a feladatnak megfelelden
modositva alkalmazhatéak a laboratoriumi kisallatok esetében is, igy a kapott eredmények

hatékonyan kiegészithetik az emberi szervezetre vonatkozd mformacidinkat.

Modalitas | térbeli felbontas a térbeli felbontas a Kimutathato dinamikus vizsgalat
klinikumban [mm] | prekinikai eszkoz esetében koncentracio lehetdsége
MRI 0.5-1 mm <100 pm uM igen
PET ~5 mm 1-2 mm pM igen
SPECT ~10 mm 0.5-2 mm 10-100 pM nem
CT 0.5-1 mm <200 um mM nem
UH 1-2 mm <100 pm mM igen

4. tablazat A klinikumban és a preklinikumban hasznalt kiillonb6z6 orvosi képalkotd modalitasok térbeli felbontas és
érzékeny ség adatai. [64]

A laboratorumi alkalmazis legalapvetobb feltétele az, hogy az eszkozok térbeli felbontisa
megfelelien a vizsgalt allat méreteinek, ezért szdmos gyartd  kifejezetten  kiséllat

leképezésekre alkalmas eszkozoket fejlesztett. Egy tovabbi  érdekességként az s
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megemlithetd, hogy a kisallat (foleg ragesalok) leképezésekben igen hatékonyan
alkalmazhatéak a biolumineszcens technikak [64], amelyek sordan az allatban fény
kibocsatasara képes anyaggal jelolt farmakont juttatnak, majd optikai detektorokkal valositjak
meg a leképezést. Az ilyen jellegli képi adat kinyerésének feltétele az, hogy a fény ne
gyengiiljon el lényegesen, mieldtt kijut az allatbol.

Az elmult évtized eredményei azt mutatjdk, hogy a kiséllat leképezés altal szolgaltatott
non-nvaziv ¢és kvantitativ adatok poétolhatatlanok a modern bioldgiai kutatdsokban. Az ilyen
jellegli leképezd modszerek kozott a PET meghatarozd jelentdségli. Bar a térbeli felbontasa
elmarad a tobbi modalitdstol, azonban érzékenysége nagysagrendekkel jobb a tobbi
modszernél, mivel a megjelolt molekuldkat mar megkozelitben pM-os nagysagrendben is ki
lehet vele mutatni. A SPECT is egy igen érzékeny modszer, azonban hitranya a PET-tel
szemben, hogy kevésbé szolgaltat kvantitativ képi adatokat és dinamikus vizsgilatokra sem
alkalmas jelenleg.

A kiséllat PET technika jelentdsen hozzijarul a tumor detektalds és az alkalmazott
terapiak hatasinak kutatasdhoz. A tumor diagnosztikai tracerek, mint példaul a ''C-metionin,
a '""FDG, és a '|F-FLT (['®F]fluorotimidin), igen alkalmasak az alkalmazott teripia
hatékonysaginak mérésében. A '*FDG egy glikéz analog molekula, amely a legszélesebb
korben hasznalt PET radiofarmakon az onkologiai diagnosztikaban. Specidlis metabolizicios
mechanizmusanak kdszonhetden belépve a sejtbe foszforildlodik és ebben a foszforilalt
formaban ('*FDG-6-foszfit) felhalmozodik a sejtben, mikdzben mér a glikolizisben nem veszt
rész, igy alkalmas a gliikoz metabolizmus mérésére a normal sejtekben és igen sok tumor
szovetben is [65]-[67].

Az intenziv sejtosztodds a daganatos sejtek egyk jellemzd tulajdonsaga. A 'SFLT
felhalmozddasa mtenziven proliferalodd sejtekben igazolla a timidin analog molekula
bejutasat és a timidin-kindz-1 altali foszforiliciojat [68], [69]. Ezért a 'FLT alkalmas a
sejtosztodds  intenzitasanak  vizualizicidjara  (15. dbra). A ''C-el jelot metionin
felhalmozodasanak vizsgalatdval pedig a sejt ennek megfeleld aminosav transzportjat lehet
vizsgalni [70]. A hipoxia kimutatasa egy tumorban igen fontos kiegészit0 adat lehet az
alkalmazott kemoterapia és sugarterapia varhaté hatékonysaganak elorejelzésében. Erre a

feladatra a '®F jelolt FAZA (16. abra) lehet egy alkalmas PET radiofarmakon [71].
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15. dbra '8FLT radiofarmakonnal készitett PET/CT (A2780) felvétel reprezentativ axialis szelete, amely szubkutan ovarium
P y
carcinoma xenograft tumoros kisérleti allatrol késziilt.[72]

16. dbra Az 4bran [73] egy patkany MRI (a, b) és PET (c, d) koronalis képei lathatéak. A PET mérések a 'SFAZA injektalasa

(2.9 MBq) utan egy (c) és harom (d) éraval torténtek. Az allatban egy Walker 256 kddnevii tumor volt novesztve és a felvétel

mar abban a fazisban tortént, amikor a hipoxia mar megjelent. Az (a) és a (b) panelen a patkany T2 és T1 sulyozott MRI képe
lathato.

A kisallat PET eszk6zok 1 mm koriil térbeli felbontdsa és a megfeleld tracer alkalmazisa
lehetdvé teszi egy patkany cerebralis struktirdinak (pl: stridtum, thalamus stb.) elkiilonitését
¢s funkciondlis vizsgalatat. Szamos dopamin receptor specifikus PET ligand Etezik ¢és igy
vizsgalhatd a kiilonb6z6 agyi receptorok expresszidja, illetve a kotéserdsség [74], valamint
példaul a kabitdszerek agyi hatasai is [75]. Melega ¢és mtsai demonstraltdk, hogy a
neurogedenerativ  betegség kisallat modellekben a neuroprotektiv és neurotoxikus faktorok
hatasai is tanulméanyozhatbak PET tracerekkel [76]. Az '®FDG sokoldali alkalmazhatosagat
bizonyitja, hogy az onkologiai felhasznalasa mellett igen jelent6s szerepe van a neurologiai
korképek kutatdsaban is. Chatziioannou ¢és munkatarsai példaul traumatikus agysériilések
esetében vizsgaltdk a gliikoz felhasznalads idobeli valtozasat kisallat modellekben [77].

A ragesalok igen magas szivfrekvenciaja miatt a kardioldogiai preklinikai PET

képalkotashoz elengedhetetlen az elektrokardiogrammal (EKG) torténd kapuzas a leképezés
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soran [78]. Ilyen médon szamos kardiovaszkularis paraméter és korkép vizsgalhaté példaul az
iszkémids és infarktusos patkany modellek segitségével [79].

A multidrog rezisztencia (MDR) az egyk intenziven kutatott teriilet az onkologiaban.
Ezen jelenség gyakran egyiitt jelenk meg bizonyos ABC-transzporterek (ATP-binding casette
transporters’), igy a P-glikoprotein (Pgp) fokozott expresszidjaval. A Pgp egy ATP-fiiggd
Lpumpa”, amely szamos kemoterdpids szer esetében a sejtbdl, illetve mir a membranbol
kifele iranyuld transzportot végez [80], [81]. Az UIC2 elnevezésii monoklondlis egér antitest
gatolja a Pgp kozvetitett szallitast, azonban ez a hatds sok esetben csak részleges és a mértéke
is valtozo [82], [83]. Azonban korabbi in vivo és ex vivo kutatasok eredmények alatdmasztjak,

crer

vagy moduldtorokkal kozel teljes Pgp gatlast képes eredményezni. Ezzel a modszerrel igen
specifikusan és hatékonyan lehet blokkolni a Pgp mikddését [82]. A kombinalt kezelés
hatékonyan gatolta a Pgp miikddését petefészek tumoros sejtek esetében is [84], tovabba a
hatas nyomon kovetheté emisszios tomografiaval (PET, SPECT) **™Tc-MIBI és '*FDG tumor
diagnosztikai trészerek alkalmazasaval.

A gyogyszerek hatasmechanizmusanak kutatdsdban ¢és igy azok fejlesztésében is igen
jelentds szerep juthat a kisallat PET moddszernek. Ha a kisérleti gyogyszer molekulaja
valamilyen modon kémiailag jelolhetd PET izotoppal, akkor vizsgalhatdo annak transzportja €s
kotddodési mechanizmusdnak modja. Tovabba a kotddés helyén bizonyos esetekben (példaul
dinamikus vizsgalatokkal) a molekula koncentracidja is meghatdrozhato, ami elOsegiti a

gyogyszer human esetben torténd alkalmazhatosagat.

? Olyan tigynevezett transzmembran fehérjék, amelyek szamos anyag (pl.: lipidek, gyogyszerek) sejtmembranon

vagy a sejt belsd membranjain keresztiili atjuttatdsat végzik.
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4 Célkituzesek

A Debrecenben kifejlesztett kisallat PET kamera és a hozzd kapcsolodd biologiai kutatd
laborok igen hasznos kutatdsi potencidlt jelentenek. Azonban egy PET leképezést is
alkalmaz6 projekt soran elengedhetetlen, hogy az egyébként igen Osszetett és koltséges
kamera képalkotd képessége a Ilehetd legoptimilisabb legyen. A Dbiologiai mérések
szempontjabol is fontosak tehat azon metodikai fejlesztések, amelyekkel a kisallat PET
eszkozok képalkotasa javithato.

Tovabbi tény, hogy a PET leképezés soran a kvantitativ képi voxel adatok csak
korlatozottan tikrozik a valédi radiofarmakon eloszlast. Ennek az az oka, hogy a rosszabb
térbeli felbontds, illetve az ezzel parhuzamosan megjelend PVE hatds miatt a kisméretii
objektumok esetében Iényegesen romlik azok detektalhatosdga és a kvantitativ pontossag. A
CRC paraméterrel ezt a hatast jOl lehetne jellemezni, azonban jelenleg nincs megfeleld
modszer ennek meghatarozaséara a kisallat PET tertileten.

Ezen konkrét problémak kapcsan, a munka sordn az alabbi célokat tiiztik ki

1. A MmPET-2 kamera képalkotd képességének optimalizalasa a NEMA NU-4 és sajat
fejlesztésti mérési eljarasok felhaszndlasaval.

2. Olyan 1 modszer kidolgozasa kisallat PET kamerdk CRC paraméterének
meghatdrozasara, amely elvégezhetd az 4ltalinosan hasznalt NU4IQ fantommal, és
amelynek pontossagat nem befolyasolja a ,,cold wall” hatés.

3. Az j CRC mérési eljaras alkalmazisa és validdlasa tobb kiilonbozé preklinikai kutatd
laborban miikddd kisallat PET kameranal.

4. Az optimalizdlt MiniPET-2 kamera segitségével kombindlt tumor kezelések
vizsgalata parhuzamosan tobb radiofarmakon alkalmazasaval (‘*FDG, ''C-metionin,
BE_FLT és '*FAZA).
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5 Anyagok és modszerek

5.1 A MiniPET-2 kamera

A MmPET-2 kisallat kamera 2009 6ta a Debreceni Egyetem Nukledris Medicina Intézetben
mikodik, mint preklinikai kutatd eszkéz. A kamera 12 detektora 211 mme-es atmérdju
gyliribe van rendezve (17. abra). A koincidencia kapcsolatok a detektorgyiiriin beliil gy
vannak definidlva, hogy minden modul a vele szemben lEviovel és a két szomszédossal van
kapcsolatban. Igy a detektorrendszeren beliil 18 darab koincidencia kapcsolatban 16v6
detektormodul van. Nyilvanvaléan az igy beallitott koincidencia kapcsolatok definidljdk azt a
térrészt, amelyen belil a detektdlds torténik, tehiat a latdteret, ami a MmniPET-2 esetében

megkozelitben egy 10 cm-es sugaru henger alakzat.

17. abra A MiniPET -2 kamera

A detektorblokkokat LYSO szcmtillaitorokbol képzett 35x35 elembdl allo kristalymatrix (7.
abra) ¢és az optikailag hozzillesztett PSPMT (Hamamatsu H9500) alkotja (18. abra). Az
elemi tlkristalyok négyzet alapli hasabok, amelyeknek az alapélei 1.27 mm hossziak a
magassaguk pedig 12 mm, ami igen kozel esikk a LYSO 511keV-es gamma fotonra vonatkozo
elnyelési hosszahoz (2. tablazat). A matrixba rendezett kristalyok egymastol vékony, de nagy
fenyreflexios képességgel rendelkezd réteggel vannak elvalasztva, igy a koztik mérhetd
tavolsag atlagosan 0.08 mm. Az alap geometriai adatok ismeretében és az (1) egyenlet

alkalmazasaval a rendszer becsiilt térbeli felbontdsa 1.3 mm (a latotér kozEppontjaban), ami jo
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egyez€st mutat az elozetes adatokkal A kamera axidlis latdterének hossza 47 mm, ami miatt
egy egér kisérlet soran is legalabb két latotérben kell a vizsgalatot elvégezni, hogy az egész
testét leképezhessiik.

18. dbra Hamamatsu H9500 tipust PSPM T

A detektorokban a jelfeldolgozast az ATOMKI Elektronikai Osztalyan kifejlesztett négy
csatornds adatgy(jtd kartydk végzik. A digitdlis jelek feldolgozisa sordn a Xilinx Virtex-4
FXI12 [http 4.] tn. FPGA modul a jelekhez idébélyeget illeszt, kiszamitja az energidt és a
poziciot, azonositja a jelalakot és a statuszt is ellendrzi. Az FPGA chipben egy beagyazott
Linux alapi kornyezetet alakitottak ki, amely biztositja, hogy a detektor modulok elérhetdek
halézaton keresztil €s szabvanyos haldzati protokollok szerinti kommunikaciéra képesek.
Ennek megfelelden a detektorok szamitogépes halozatba vannak kotve (19. abra) egy
kozponti szerverrel, amelyen egy sajat fejlesztésli adatgylijté szoftver fut.
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19. abra A MiniPET-2 detektorok szamitogépes halozatanak sémaja.

Az adatgylijtd szoftver része a Debreceni Egyetem Nuklearis Medicina Intézetében

fejlesztett MultiModal Medical Imaging (M3I) szoftvercsomagnak. Az M3I programcsomag
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az elmilt évtizedben egy folyamatosan fejl6dd, az orvosi képfeldolgozas teljes spektrumat
feloleld szoftverrendszerré valt [http 10.]. A MiniPET-2 adatgyiijtés mellett az M31 az alapja
a képrekonstrukcids, képfeldolgozasi ¢€s képmegjelenitd6 programoknak. A MiniPET-2
képrekonstrukcidos programjanak segitségével az analitkus FBP ¢és a sokkal jobb képi
mindséget szolgaltatd iterattv  rekonstrukciok is megvalosithatok. A rutin  preklinikai
leképezések sordn a felhaszndlok az iterative ML-EM (Maximum-Likelihood Expectation
Maximisation) moddszerrel altalaban 20 iteracid mellett végzik a képrekonstrukciot. Az
eredmény képek szeletvastagsaga 1.35 mm, a voxelek mérete pedig a legtobb esetben
0.26x0.26x1.35 mn’.

BrainMOD

Y

. MiniPET adat gy(jtés
BrainLOC - Képrekonstrukcid
- 2D és 3D képfuzid
- Modern vizualizaciés
eljarasok
- Szegmentdcid
- Agyi haldézatok kutatasa

BrainCON
20. &bra A MultiM odal M edical Imaging (M 31) szoftvercsomag alkalmazasait reprezentalo kép.
A kameraval nyert képi adatok megjelenitésére egy specialis (M3I-n alapuld) multi modalis
képfeldolgozd szoftvert a BramMOD (21. abra) all rendelkezésre. E program segitségével a
felhasznalok egyszerlien hatarozhatjdk meg a szikséges numerikus €s képi mnformacidkat a
kapott PET vizsgdlati adatokbol, és a legfejlettebb képmegjelenitési és  feldolgozasi

algoritmusok is rendelkezésiikre allnak.
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21. abra A BrainM OD multi modalis kép feldolgoz6 szoftver kezeldfeliilete. Az abran egy human MRI felvétel
feldolgozéasanak egy Iépése lathato.

A specialis igényeknek megfeleldoen a kamera szerves részét képezi az igen nagy
pontossaggal szoftveresen is vezérelhetd kisdllat agy. Az agy vezérlésének pontossaga, fontos
elvards az egésztest kisallat vizsgalatok és a technikai mérések esetében is (pl.: felbontds és

érz¢kenység mérés). A jelenlegi pontossag érteke <0.1 mm.

5.2 A MiniPET-2 leképzési tulajdonsagainak meghatarozdisa a NEMA NU-4 protokollal

A protokoll szermt egy kisallat PET kamera kovetkezd fizikai adatait kell meghatarozni:

— térbeli felbontasat,

— terhelhetdséget ¢és globdlis koincidencia jellemzOket (szort hanyad, NEC értékek) ,

— érzékenysegét,

— ¢ésaképmindség kvantitativ adatait (homogenitds, SOR, RC értékek).
A MmniPET-2 NEMA mérései soran vizsgaltuk a kiilonbozd energiaablak és a koincidencia
idéablak bedllitisoknak a mért paraméterekre gyakorolt hatdsat annak érdekében, hogy
meghatdrozzuk az optimalis beallitisokat. Az energiaablak alsé kiiszobének (Ej) hatasat 250,
350 ¢és 450 keV-es, illetve a koincidencia iddablak befolyasat (t) pedig 2, 3 és 4 ns-os értékek
mellett  vizsgaltuk. Mindhdrom energiaablak esetében 650 keV—es felsé energiaérteket
allitottunk be, mert ezen energiaértck folott az energiaspektrumok nem tartalmaztak jelentds
hasznos eseményszamot. A képalkotast is igényld mérések soran normaliziciét minden
esetben hasznaltunk, de gyengitési korrekciot nem alkalmaztunk. A gyengités korrekciohoz
szilkkséges adatok mérésére jelenleg nem alkalmas a MmniPET-2, mert ehhez CT vagy
valamilyen transzmissziés mérési adat sziikséges.

A térbeli felbontds mérést a latdmezd geometriai kozéppontjaban ¢€s attdl egynegyed

axialis latomezOnyi tavolsagra (11.75 mm), valamnt radidlis ranyban 5, 10, 15, 20 ¢és 25

mm-re elhelyezett pontszeri sugarforrassal végeztiik el (22. ébra).
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22. abra A MiniPET-2 detektorrendszerének vazlatos modellje és a térbeli felbontas mérésnél definialt forraspoziciok a
latotéren beliil

A NEMA NU-4 eldirasai szerint “*Na izotopbol készitetett pontforrast kell felhasznalni ehhez
a méréshez. A mi esetiinkben ez nem volt elérhetd, ezért egy kapillaris tivegesé (belsd atmérd
0.3 mm) és 'SF oldat segitségével allitottuk el6 a megfelelé méreti pontforrast. A kapillaris
csO kiils6 atméréje 1.5 mm volt. Az igy elkészitett forrds aktivitisa a mérések kezdetén
90 kBq, a mérésidé pedig a latotér mind a 12 elére definidlt pontjan (22. dbra) 120 masodperc
volt. A LOR adatok képrekonstrukcidja az eléirt modon FBP moddszerrel tortént a képek
voxelmérete pedig 0.27x0.27x0.67 mm’ volt. A kapott képeken a sugarforrds pozcidjan
atmend ugynevezett profilgdrbéket a latotér harom egymasra merdleges tengelye mentén
(radialis, axidlis, tangencidlis) definialtuk. Igy mérési pontonként harom profilgorbét kaptunk,
amelyekbdl a protokolban leirtaknak megfeleloen implementalt algoritmussal hatdroztuk meg
a febbontas jellemzd6 FWHM értékeket. Ezek alapjan tehat a felbontdsra minden mérési
pontban harom adat szamithatd, amelyeknek az atlagat véve kapjuk meg az adott latotér
pozicioban mérhetd térbeli felbontdst. Azonban ezen adatok kiilon-kiilon is informativak,
altaldban a radidlis ¢€s tangencidlis felbontds adatok kozel hasonloak, az axidlis érték pedig
tobbnyire nagyobb ezekhez képest.

Korabban emilitettiik, hogy a térbeli felbontds méréshez nem tudtuk a protokollban
leirt 2*Na forrast hasznalni, igy az érzékenység mérést is '°F izotoppal probaltuk megtervezni.
A protokoll eldirja, hogy ezt a mérést a kamera axidlis szimmetria tengelye mentén (22. dbra
kék szinl tengely) hatarozzuk meg, mégpedig ugy, hogy a IEpéskdz a centrumbdl kiindulva a
latotér széle felé a rekonstrualt kép szeletvastagsaganak megfeleld legyen, ami a mi
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esetlinkben 1.35 mm volt. Ezek utdn a latotér kozéppontjabdl kindulva a masik széle felé
meg kell ismételni a mérést ugyanolyan Iépéskozokkel. Ezutdin a mérési pontokban
kiszamitott érzékenység értékeket az axialis pozicid fliggvényében abrazolva megkaphatjuk
az axialis érz¢kenységi gorbét. A pontszerli forras aktivitdsa a mérések kezdetén 48 kBq volt,
tovabba az egyedi mérésidék Ggy voltak definidlva, hogy mérésenként minimum 10% valds
koincidencia eseményt regisztrdljunk. A mérésben hasznalt 109 perces felezési idejii '°F
izotop miatt természetesen szamohunk kellett annak a mérés alatti aktivitds csokkenésével. A
mérések utdn elvégeztink egy forrds nélkiili hattérmérést is, ugyanis a LYSO szcintillicios
detektorok jelentds Lu-176 aktivitassal rendelkeznek, igy a hattér korrekcio kelld
pontossaggal elvégezhetd. Az egyedi méréspontokban az Un. effektiv érzékenységet az alabbi
modon szamithatjuk:
1 R;,—B

ES

S, =
ALT097 T Ay

+100%,  (8)

ahol Acq a forras aktivitisa, 0.97 a 'SF izotop un. branching aranya (ez megadja, hogy a
bomlasok hanyad része poztron bomlds), R; és B a radioaktiv forrdssal végzett és a hattér
mérés soran regisztralt szamolasi sebesség a latotér i-edik axidlis pozcidjaban. A rendszer
kozéppontjaban meghatarozott effektiv érzékenységet a tovabbiakban Speac-ként fogjuk
jelolni. Az effektiv érzékenységek szamtani kozépértéke adja a teljes effektiv érzékenységet
(Satelies)- A protokoll az utobbi értéket a leirtaktol eltéréen csak az effektiv érzékenységek
Osszegeként hatdrozza meg, azonban szamos kozlemény az atlagszamitdst preferalja. Ennek
az az oka, hogyha ndveljik a mérési pontok stirliségét, akkor az eredeti formula szerint egyre
nagyobb értéket kapnank. A protokoll szerint tovabbi két érzékenység adatot kellene
szamolni, amelyekben az Osszegzést (a mi esetiikkben az atlagolast) egy egér ¢és egy patkany
hosszisaganak megfelelden kellene elvégezni. Azonban a MiPET-2 latoterének axidlis
dimenzidja még az egér méretnél is rovidebb, igy ebben az esetben ezek a mennyiségek nem
térnek el az alap Sa teljes €rtéktol.

A globdlis koincidencia adatok ¢és a terhelési karakterisztika mérése sordn specidlis
fantommérésekkel hatdrozzuk meg a szort és random események hanyadat, illetve a NEC
értekeket. A méréseket tomor henger alakti fantomokkal kell elvégezni A NEMA NU-4
harom kiilonb6z0 méretli fantomot i elo a mérésekhez, de a MmiPET-2 relativ kis latotere
miatt csak az egér és a patkdny méreteket kozelitdé fantomok wvoltak hasznilhatoak. A
fantomokban hossztengelyik mentén, de nem centridlisan egy furat van, amelybe egy szlikon

csO segitségével vonalszerli aktivitds eloszlast kell a mérés megelézden helyezni (23. abra). A
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fantomok anyaga polietilén, igy annak Compton-szorasi €s gyengitési tulajdonsagai jol

modellezi a szovetek és az 511 keV-es fotonok kozti kdlesonhatdsi tulajdonsagokat.

23. abra A NEM A NU-4 szerint készitett egér és patkany méretet szimulalo fantomok, amelyeket a terhelési és globalis
koincidencia tulajdonsagok meghatarozasara készitettiink.

Az eloirasnak megfelelden a fantomokba toltott aktivitds a mérés kezdetén olyan mértékii
volt, amely mellett a detektorok elbénultak, ami mindkét fantom esetén 80 MBq aktivitast
jelentett. A fantomok feltoli¢se sordn Ttgyelni kellett arra, hogy a furatokba helyezett
vonalforras a fantomok mindkét végén 5 mm-el rovidebb legyen a fantomtol. A mérés soran
BEDG radiofarmakont hasznaltunk sugarforrasként, és a fantomokat ugy pozicionaltuk, hogy
hossztengelyiik az axidlis tengellyel egybeessen. A protokoll kiilon kezeli azokat a kamerakat,
amelyek sajat aktivitassal rendelkezd szcmtillitorral vannak szerelve. Ebben az esetben a
méréseket addig kell folytatni, amig a single beiitésszam a forras nélkiili hattér kétszeresére
nem csokken. A terhelési paraméterek meghatirozasahoz 14 o6ras dmamikus mérést
inditottunk 10 perces begyljtési idokkel. Tehat egy vizsgalat eredménye 84 mérési adat volt,
amelyekbdl eldfit mdédon az tn. SSRB mddszerrel szinogramokat készitettiink (24. abra ,,A”

panel).
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Koincidencia esemény hisztogram

Projekcios sz6g
24. abra. A patkany méret{i fantommal késziilt mérés els6 10 percének adataibol eldallitott szinogram reprezentativ szelete
(,A” panel). A kiértékelés soran a fantom szélétél szamitott 8 mm-re 1év6 pixeleket nullara (fekete szinnel jelolt pixelek) kell
allitani (,,B” panel). Végiil a szinogram projekcioit ugy kell rendezni, hogy a maximalis pixelértékek egy sorban
(transzformalt szinogram), hely ezkedjenek el (,,C” panel).

Az igy nyert szinogramokbol specidlis modszerrel meg lehet hatdrozni a wvalédi, Compton-
szort ¢és random koincidencia eseményeket, amelynek menetét a kovetkezOkben egy
szinogram szelet esetére mutatjuk be [8]. A szmogramok azon pixeleit, amelyek a fantom (az
egér ¢és a patkany méretli fantom esetén eltérd) szEéIétdl sugar ranyban 8§ mm-nél nagyobb
tavolsagban helyezkednek el, nullara allitottuk (24. é&bra ,B” panel). Ezek utan a kapott
Hkimaszkolt” szinogramokban 1gy csusztattuk el az oszlopokat, hogy a legnagyobb
mtenzitdsu pixel az Osszes projekcios szog esetén a szinogram kozépvonaldban helyezkedjen
el (24. abra ,C” panel). Az igy kapott transzformalt szinogram pixeleinek Osszegeként kaptuk
meg a telies koincidencia eseményszamot (Kiot). A teljes koincidencia eseményszamot
elosztva a sznogramhoz tartozd mérésidovel (T.q—=10 perc) megkapjuk a koincidencia
szamlalasi sebességet:
Rioe = @' (9

Toq

Ha a transzformalt szinogramot a projekcids szogek szerint (24. abra sorok szerint)
Osszegezzik, akkor egy a 25. abra szerinti hisztogramot kaphatjuk. A NEMA protokoll szermnt
a maximalis pixel érték koril egy +7 mm-es savot kell definidlni (P; €s P, pontok), amellyel a
hatteret lehet meghatarozni (25. abra sarga teriilet), amit a random ¢és a Compton szort
koincidencia események (Kgr+s) okoznak. Ezek alapjan a wvaldés koincidencia események
szamlalasi sebességét a Kr+s €s K, ismeretében a kovetkezd moédon lehet meghatarozni:

R — Ktot - KR+S ’ (10)

valos T
aq
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25. abra A valddi random és szort koincidencia esemény ek szinogrambol torténé meghatarozasanak alapelve.

A mérés sordn a fantomban 1&vé aktivitds csokken, és mivel a random események szima
négyzetesen fligg a single eseményszamtol, a terhelési karakterisztika mérése soran egyre
kevesebb random esemény detektalodik. A MmniPET-2 kamera esetén a random és a valodi
komcidencia események aranya 1% alattinak adodik a patkany- és az egér-szerli fantomok
esetén, ha az aktivitds kisebb, mint 2 MBq. Tehat, ha azon szinogramokbdl hatarozzuk meg a
Krys értékét, amelyek esetében az aktivitds kisebb volt, mint 2 MBq, akkor jo kozelitéssel
csak a Compton szort események szamat kapjuk meg. Mivel a szord kozeg a mérés soran nem
valtozik, igy a kis aktivitisndl meghatarozott szort és Ky, események aranya allando lesz az
egész mérés soran. Ezt a mennyiséget nevezziik szort hanyadnak (SF) és a kovetkezd képlettel
tudjuk kiszamitani:

Kpys(A <2 MBQ)
" K (A< 2MBQ)’

SF (11)

A SF paraméter, valamint az R,,;55 €s Ry, ismeretében a random eseményszamlalasi sebesség

az alabbi moédon szamithato:

R

R 16
random — Rtot - 1 V_aso; ’ (12)

Végil a kapott paraméterek segitségével a NEC is kiszamithatd a kovetkezd Osszefliggés
alapjan:
RZ

R — valbés ’ (13)
NEC Rtot + Rrandom

A font leirt kiértékeléssel a mérések eredményeként kapott Osszes (84 db) sznogramra
meghataroztuk a 9-12 egyenletekkel definidlt mennyiségek aktivitasfliggését. Tovabba az
aktivitast €s a hozzitartozd szamlalasi sebesség értéket is meghatdroztuk az Rygpc gorbe

maximumanal.
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A MiniPET-2 leképezési tulajdonsagainak vizsgalatdt a NEMA NU-4 képmindség
fantom (11. &bra) és a megfeleld mérési protokoll segitségével végeztik el. A fantom eltérd
szegmensel (5 kiilonb6zd atmérdjii ,mesterséges 1€zi0 tertilet, homogén henger rész, 2 darab
maktiv térrész) sziikségesek az RC, a homogenitds €s a SOR paraméterek meghatirozisdhoz
(12. abra). A fantomot az ATOMKI segitségével késztettiik el az eldirt geometridnak
megfeleloen. A mérés soran BEDG oldatot hasznaltunk, a mérésidé 20 perc, a fantomba
toltott aktivitds pedig 3.7 MBq volt a scan kezdetének pillanatdban. A képeket a mért
adatokbdl 2D ML-EM fiterativ képrekonstrukcios eljarassal (iteraciok szama: 20) készitettiik
el (voxelek mérete 0.27x0.27x0.67 mm’). A képi adatok kiértékelése és a sziikséges
szamolasok elvégzése M3I alapi szoftverekkel torténtek. A fent leit NEMA NU-4 szerint
végzett mérések sordn a mért adatokon hibaanalizist nem végeztiink, mert egyszeri
mérésekbdl kell szamitani a kvantitativ adatokat, és az egyes Osszetett kisérletek

megismétlése e munka keretein belil mar nem volt elvégezheto.

5.3 A kisérleteknél felhasznalt tovabbi kisdllat PET eszkozok

A CRC meghatarozasara e munka keretein beliill egy ) modszert fejlesztettiink ki €s 6t az 5.
tablazatban  felsorolt  kisallat PET kamera bevonasaval vizsgaltuk a  modszeriink
alkalmassagat. A Siemens Inveon, a Genisys4 és a GE Explore Vista kamerdkkal végzett
mérések a Egyesiilt Allamokban torténtek a Department of Molecular and Medical
Pharmacology (UCLA) ¢és a Department of Radiology (UCSD) idézetekben (26. dbra). A
méréseinket a nanoScan PC kamerdval, a budapesti Mediso Kft. segitségével tudtuk

elvégezni.
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26. abra A CRC meghatarozasara kidolgozott mérési eljarasunkat a M iniPET -2 kameran kiviil négy tovabbi eszkdzon is

elvégeztiik. A vizsgalatba bevont négy kiséllat PET rendszer lathat6 az egyes paneleken. A: GE Explore Vista (UCSD) [http
5.], B: Genisys4 (UCLA) [http 6.], C: Siemens Inveon (UCLA) [http 7.], D: nanoScan PC (Budapest Mediso kft.) [http 8.]

Minden mérés esetében a CRC protokollunk alapjan (a részletek az 5.3 fejezetben taldlhatok

meg) 60 perces PET adatgyiijtések torténtek, majd a képeket az adott mtézetben alkalmazott

standard rekonstrukcios eljarassal készitettikk el

PET kamera Térbeli Speak (%) | Detektor | Axialis Szcintillator Standard
felbontas 5 gytiri latétér | kristaly méret rekonstrukcios
mm-nél atméro [mm] [mm3] modszer
[mm] [mm]
GE  Explore 1.66 432 118 48 1.45x1.45x7 2D OSEM (16 subset, 2
Vista (UCSD) (LYSO), iteracid), no SC, no AC,
1.45x1.45x8 0.39x0.39x0.78 mm
(GSO)
Genisys4 1.4 14 44 95 1.8x1.8x7 3D ML-EM (60
(UCLA) (BGO) iteracid), no SC, no AC;
0.46x0.46x0.46 mm
MiniPET-2 1.3 1.37 211 48 1.27x1.27x12 2D ML-EM 20 iteracio,
(UNIDEB) (LYSO) no SC, no AG
0.27x0.27x1.3 mm
nanoScan PC 1.3 7.7 174 95 1.12x1.12x13 3D OSEM (6 subset, 10
(Mediso kft.) (LYSO) iteracid), no SC, no AC,
0.3x0.3x0.3 mm’
Siemens 1.64 6.72 161 127 1.51x1.51x10 3D OSEM (16 subset, 2
Inveon (LSO) iteracid) kovetéen MAP
(UCLA) vagy FastMAP, no SC,

no AC; 0.78x0.78x0.8

mm

5. tablazat A CRC modszer analizisébe bevont kisallat PET kamerak fizikai paraméterei.

45




A vizsgalt kamerdk kozil csak a Mediso Kft. nanoScan PC kameraja volt felszerelve CT-vel,
ezért nem alkalmaztunk gyengités (no AC) és szoras'® (no SC) korrekciokat a
képrekonstrukcid soran egyik PET készilek esetében sem.

5.4 Monte-Carlo szimulaciok

Munkénk soran tobbszor szikkség volt arra, hogy a megfeleld mérési feltételek biztositdsahoz,
lletve ezek validalasahoz szamitogépes szimulaciokat végezziink. Szamos esetben ezekkel a
szamitdsokkal, sokkal mélyebben sikeriilt megértenink a mérések sordn lezajlo fizikai
folyamatokat. A szimulacidinkat a GATE [61] szimuldcidés szoftver segitségével végeztik el

A Monte-Carlo szimulaciok a PET technikdban igen nagy szamitasigényiiek, ezért a
hagyomanyos személyi szamitogépek nem alkalmasak a feladatra. A Nemzeti Informacios
Infrastruktiura Fejlesztési (NIIF) Program [http 9.] keretein beliil lehetOségiink nyilt arra, hogy
a debreceni szuperszamitogépet (HPC) haszndljuk a szimuliciokhoz. Ezen a specidlis
klaszteren Linux alapi operacios rendszer fut, azonban a szikséges GATE szimulatort
nekiink kellett telepiteni és konfiguralni A GATE szoftver a szimulacid eredményeinek képi
rekonstrukciojahoz és az adatok feldolgozasdhoz azonban nem nyudjt segitséget. Erre a

feladatra az M3I szoftverkdnyvtar megfeleld komponenseit hasznaltuk [85].

5.5 A felhasznalt kisallat modellek

A kisérletek soran Pgp+ és Pgp- tipus human eredeti ndgyogyaszati tumorok lettek
beiiltetve immunhidnyos (patogénmentes CB-17 SCID) laboratériumi egerekbe. A kisérletbe
Osszesen 24 darab ndstény allatot (10-12 hetesek) vontunk be. Az egerekbe Pgp' (A2780AD)
és Pgp™ (A2780) humén eredetii petefészek tumor és Pgp” (KB-V-1) és Pgp™ (KB-3-1) huméin
epidermoid adenocarcinoma tumor volt transzplantdlva (27. 4&bra). Az éallatok steril
korokozoktdl mentes légkondiciondlt allathazban (T=26 °C), napi 12 Orads mesterséges fény

mellett voltak tartva. Az allatok sterilizalt (autoklavozott) étellel €s ivovizzel voltak taplalava.
A A2780Pgp- .é‘TBOAD Pop+ :

KB-3-1 Pap- | il V-1 Pap* |
' i ¥ e e ' e

27. 4bra Az 4bran a kisérletek utan elvégzett feltaras képei lathatéak. A kisérleti SCID egerekbe Pgp™ (A2780AD) és Pgp~
(A2780) humén petefészek tumor (A) és Pgp* (KB-V-1) és Pgp™ (KB-3-1) humén epidermoidadeno tumor (B) volt beiiltetve.

' Ebben az esetben a szoras korrekeio alatt a rekonstrukcios algoritmusokba beépitett szoras korrekciot értjiik
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Minden kisérleti allatba szubkutdn volt beiiltetve a négy tumor tipus. Kettd a vallakba ¢s kettd
a combokba. Négy nap eltelte utdn az allatok egyik csoportja kombmalt UIC2 antitest,
doxorubicn (DOX) ¢és cyclosporine-A (CSA) intravénas kezelésen esett at. A tobbi allat
alkotta a tumoros, de nem kezelt kontroll csoportot és a kezelés helyett fiziologias sdoldatot
kaptak az mjekcioban. A tumorok méretét kétnaponta lemértik tolomérd segitségével. A
tumor térfogat mérés alapja az volt, hogy meghataroztuk a tumor legnagyobb (Dy.y) és
legkisebb (D,,in) atméréjét, majd az alabbi képlet [86] segitségével becsiiltik a térfogatat
(Viumor):

2
Dimax * Diin

Viumor =~ (14)

A kisérletek soran '|FDG, !'C-metionin, 'SF-FLT és 'SFAZA radiofarmakonok
akkumulaciojat vizsgaltuk a tumorokban a MmiPET-2 kamera segitségével. Az aktudlisan
leképezett allat testhémérsékletét 37 "C—on kellet tartani annak érdekében, hogy a barnazsir
szovetek ne halmozzik jelentdsen a radiofarmakont. Erre a feladatra egy specidlis flithetd agy

kiegészitot alkalmaztunk a PET mérések alatt. Az allatokba injektalt radioligandok aktivitasat,

allatok PET leképezéseinek ideje minden esetben 20 perc volt. Ugyanazon allat '*FDG, ''C-
metionin, '*F-FLT és '*FAZA radiofarmakonokkal torténd leképezése mindig 4 napon beliil

tortént meg.
Radiofarmakon Injektalt aktivitas [MBq] dT [perc]
"FDG 5.0+0.2 40
"'C-metionin 8.1+0.6 20
"F-FLT 4.5£0.2 40
""FAZA 5.5+0.5 120

6. tablazat Az allatokba injektalt radiofarmakonok aktivitasa és az akkumulacios id6, ami az injektalastol a leképezés
kezdetéig eltelt.

A leképezés soran gylijtott koincidencia adatokbdl a MiniPET-2 standard képrekonstrukcids
eljarasaval késztettik el a képeket (5. tablazat). A tumorokban a radiofarmakon halmozas
SUV értékeit (SUVmax €8 SUVmean) @ BrainMOD szoftver segitségével hataroztuk meg. A VOI-
k vizudlis megitélés alapjan voltak felhelyezve a tumor teriiletekre. A SUV skalaju képeken a
tumor (T) maximumat és atlagat az izom (M) terilet megfeleld értékének a hanyadosaként is
kifejeztiik (Tmax/Mmax €S Tmean/Mmean)-

A PET vizsgdlat utdn a tumoros allatok egy részén teljes-test autoradiografids vizsgalatot
is végrehajtottunk. A leképezend allatok vagy 'SF-FLT(4.5£0.2 MBq) vagy '‘FDG
(5.0£0.2 MBq) vagy 'SFAZA (5.5£0.5 MBq) vagy 11C-metionin farmakonnal lettek

mtravénasan jektdlva. A megfeleld akkumuldciés id6 utdn a kisérleti allatokrol PET felvétel
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készilt, majd az allatokat tulaltattuk, cseppfolydés nitrogénnel megfagyasztottuk ¢és 60 pm
vastag metszeteket késztettink beldlik az mntézet ,Leica CM 3600cryomacrotome” tipusu
telles test fagyasztva metszOjével A metszetek egy részEét (amelyeken a tumorok voltak)
“phosphorimager” lemezekre (GE Healthcare, Piscataway, NJ, USA) exponaltuk, a relativ
intenzitas értékeket pedig az Image Quant'™ TL 1.5 (GE Healthcare, Piscataway, NJ, USA)
képanalizaldo szoftver segitségével hataroztuk meg. Az anatomiai lokalizicid6 meghatdrozisara
EpsonPerfection 1640 tipusu standard optikai szkennerrel beolvastuk a szeleteket.
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6 Eredmények és megbeszélés

6.1 A MiniPET-2 miikodésének optimalizalasa a NEMA NU-4 protokollal

6.1.1 Térbeli felbontas fiiggése a koincidencia idéablaktol és az energiaablak also kiiszobétol
A 28. abra ,,A” és ,B” paneljei prezentajak a térbeli felbontas adatokat a kamera latoterének
kozéppontjabol a radidlis tengely mentén ¢€s attdl 4 axidlis  1atotérnyire mérve. A mérési
pontok a NEMA NU-4 protokollnak megfelelden az axidlis szimmetriatengelytdl radidlisan a
latotér sz€éle felé haladva megfeleld tavolsagokban lettek definidlva (22. abra). Az abrakon a
harom gorbe a latotér harom (axidlis, radidlis és tangencidlis) koordinita tengelye mentén
meghatarozott térbeli felbontas adatokat reprezentdja. A mérések alapjan az atlagos térbeli
febontas a latotér kozéppontjdban 1.2 mm ¢és onnan radidlisan kifelé haladva monoton
novekvo tendenciat mutat, majd a legsz€lsé pozicioban (r = 25 mm-nél) elri az 1.4 mm-es
értéket. Ha az "4 axidlis latotérrel eltolt mérési pontokban meghatdrozott felbontas adatokat
nézzikk, megfigyelhetd, hogy radidlisan a latotér szele felé haladva 1.6 mm-r6l 1.9 mm-re
nének. A térbeli felbontds megfigyelt latotéren beliili pozicio fliggése a PET kamerdk un.
parallaxis hibajabol szirmazik, azonban ennek konkrét mértéke az adott eszkoz
tulajdonsagaitol flige. Ha az 1. egyenletet alkalmazva kiszamitjuk a MiniPET-2 centralis
térbeli felbontasat, 1.3 mm kapunk, amit jol kdzelit a mért adat.

A 28. abra ,C” és ,D” paneljai a térbeli felbontds koincidencia iddablaktol és az
energiaablak alsd kiiszobétol valo fliggését mutatja. A kapott adatok alapjan elmondhatjuk,
hogy sem a koincidencia id6ablak, sem az energiaablak bedllitisa nincs jelent0s hatdssal a
térbeli felbontdsra. Ez az eredmény jol harmonizdl Goertzen és munkatarsai altal 2012-ben
publikalt [31] eredményekkel Igy kijelenthetjik, hogy ezzel a méréssel a vizsgalt két

paraméter (energiavagas ¢és koincidencia iddablak) értéke nem javithato.

49



15
E T
E E"
= =
T T
E =+radidlis E ——radidlis
L e e e | |
-=-tangencialis 05 f---------- kDT L L LB bomoee -s-tangencilis
axialis : : axidlis
0 0 - -
0 10 15 20 25 0 5 10 15 20 25
Radialis pozicio [mm] Radialis pozicié [mm]
C D
2 2
15 frommmmees R R /f‘(‘:’: 15 ’f’
T ' ! ! o T >
1 "___,,.ﬂ_,__“_‘/"
E Foo=d—am R e ! E
= 1t iy e b s 1 -
I | I
= i =
™ | | | w | i
3 —+2ns 1 e S 250 kev
! -3 ns ' —=-350 keV/
4ns : 450 keV/
0 ! I I 0 L
0 5 10 15 20 25 0 5 o0 B 20 25
Radialis pozicio [mm] Radialis pozicié [mm]

28. abra Az ,,A” és ,,B” panelen a térbeli felbontas radialis poziciotol valo fiiggése lathatd. Az ,,A” panelen a latotér axialis
kozéppontjaban, miga ,,.B” panelen attol az % axidlis latotérrel eltolt poziciokban mért adatokat lathatjuk. Az 4brékon fel
vannak tlintetve kiilon-kiilon a radialis, a tangencialis és az axialis iranybodl meghatarozott felbontas adatok. A ,,C” és a ,,.D”
paneleken a radialis iranyu felbontas fliggése lathato a koincidencia id6ablaktdl (C) és az energia ablak also
kiiszobértékétol (D).

6.1.2 Az érzékenység fiiggése a koincidencia iddablaktol és az energiaablak also kiiszobétil

Annak vizsgalatira, hogy fizikai tulajdonsiagok tekintetében mennyire kiilonbozik az altalunk
késztett (‘|F) és a NEMA NU-4 altal eldirt (**Na) pontforras, Monte Carlo szimuliciot
végeztink a GATE szoftver segitségével A szimulaciok sordn azt vizsgaltuk, hogy az
altalunk hasznalt és a *’Na forras esetében a kilépd gamma részecskék szama mennyire tér el
a valés poztron bomlasok szamatol Ez a két érték azért nem feltétlenil egyforma - és ezért
Iényegesen befolyasolhatja az érzékenység mérés pontossagat -, mert tulajdonképpen két
kolcsonhatasi 1épés hatarozza meg a tényleges gamma aktivitast. Ugyanis az atommagbol
tdvozO pozitronok csak egy adott Ut megtétele utdn annihildlodnak a forrast koriilvevd
anyagban, illetve a keletkezett annihilaciés fotonok elnyelddhetnek ugyanebben az anyagban
mielétt  kilépnek beldle. Nyilvanvalo, hogy a fo rradst korilvevd minél nagyobb
anyagvastagsag csokkenti azon poztronok szamat, amelyek annihildcid nélkiil hagyjak el a
forrast, de egyben egyre nagyobb mértékben ndveli annak valdszinliségét, hogy a keletkezett
gamma sugarak Onabszorpcidja megtorténjen. Az a falvastagsag lenne optimalis (ha van
egyaltalan ilyen), amikor a keletkezd pozitronok kozel 100%-a annihildlodna, és a keletkezett
fotonoknak csak elhanyagolhatd része (<3%) szenvedne abszorpcidt. A szamitasok
eredményeként azt kaptuk, hogy a gyari **Na forrds esetében a poztronok 99.9 %-a
annihilalédott és a keletkezett fotonok 14%-a nyelddott el a tokozasban (az 1 cm oldalli
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akril kockaban). Ezek az értékek az altalink készitett 'SF forras esetében rendre 99.5% és
2.4%-nak adodtak. Ezek alapjan elmondhatd, hogy a sugdrforrasunk alkalmas az érzékenység
paraméter meghatarozasara, mert az aktivitds igen nagy pontossdggal megmérhetd egy
standard doziskalibratorral, illetve a tokozis (az tliveg kapillaris) a fotonok elhanyagolhato

rész€ét nyeli csak el, de szinte az Gsszes pozitron annihildlodik mar benne.
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29. dbra A MiniPET-2 axidlis érzékenységi profilgdrbéi kiilonboz6 koincidencia idéablak bellitasok mellett.
A MmPET-2 kamera altalunk mért érzékenységi profijat a harom kiilonb6zd koincidencia
idéablak beadllitas mellett a 29. abra mutatja be. 3 ns-os koincidencia iddablak és 350-650
keV energia ablak bedllitais mellett a latotér kozéppontjaban mért Speax €S az Sa reljes Ertékek
rendre 1.37 %-nak és 0.8 %-nak adodtak. A 7. tdblazatban Osszegeztiik a kiilonbozd t és az Ey
értckek mellett adodott Speac  értékeket. Megfigyelhetd, hogy a koincidencia id6ablak
értekének novelésével Speak novekedett, de nem jelentésen. Ennek az az oka, hogy a
koincidencia id6ablak méretének nodvelésével elsésorban a random koincidencia események
novelnék az érzékenységet. Azonban ebben a mérési geometridban (kis aktivitdsii pontszeri
forrds) elhanyagolhatban kicsi a weletlen koincidencia események szdma. Mas részrdl a
pontforrds tokozasaban (kapillaris cs6) nagy az annihilicios fotonok Compton szdrasanak
valoszinlisége, de a mérete miatt kicsi (<1%) az ardnya az Osszes detektdlt eseményhez
képest. Ennek ellenére még ilyen geometria mellett is jelentds az Osszes szort események
hanyada. Ennek az az oka, hogy a szcmtillicios kristdlyok anyagaban is nagyszamu Compton
szoras torténik. A 7. tablazat igazolja ezt az allitast, hiszen az Ej értékének csokkentésével
(amelynek sordn a Compton tartomanybol tobb eseményt fogadunk el) az érzékenység
jelentdsen novekszik. A fontiek alapjan még nem mondhatunk egy olyan Ej; és 1 bedllitast,
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amely optimalis lenne, mert ehhez a szort és random események részletesebb vizsgalatara is

szilkség van.

Ej (7=3 ns) T (Ex=350 keV)
250keV | 350keV | 450keV [2ns | 3ns |4 ns
Speak (%0) | 1.78 1.37 1.09 1251137 |14

7. tablazat A latotér kozéppontjaban mért effektiv érzékenység értékénck fiigeése a T és az Ey értékétdl
6.1.3 A globalis eseményszamok és a terhelhetéség fiiggése a koincidencia iddablaktol és az

energiaablak also kiiszébétol
A 30. 4dbra mutatja be patkdny méretii fantom esetén a globdlis eseményszimoknak az
aktivitdstol vald fliggését. Az abran megfigyelhetd, hogy egy bizonyos aktivitds értékig
(~10 MBq) az aktivitds és a koincidencia szamlalasi sebesség kozott kozel linearis az
Osszefliggés. 10 MBq folott ez a kapcsolat a detektorok holtideje miatt torzul, de ~38 MBqg-ig
még monoton modon ndvekvo a gorbe, majd itt éri el maximum értékét. Ez a maximum érték
az a pont, aminél nagyobb aktivitasi mintat ilyen geometridban nincs értelme a kamerédval
vizsgalni, mert a kapott kvantitativ adatok hibas informaciot szolgaltatnak az injektalt
aktivitasrol. A mérések soran ennek az aktivitasnak, illetve a hozza tartoz0 NEC értéknek
valamint a szort hanyadnak (SF) a meghatdrozisa volt a célunk kiilonboz6 fantomok, Ej; és 1
beallitaisok mellett.
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30. dbra A MiniPET-2 kamera patkany méretti fantommal meghatérozott NEC és terhelhetdségi gorbéi (E;=350 keV és =3
ns). A piros gorbe a mérésbdl meghatarozott teljes koincidencia eseményszamokat mutatja a fantomban 1évé aktivitas
fliggvény ében. A valddi, szort és random koincidencia szamolasi sebességek és a NEC értékek a protokollban leirt médon a
teljes koincidencia eseményekbdl voltak meghatarozva.

Az energia ablak also kiiszobértékétdl a vizsgalt adatok a 8. tablazatban lathatd

fliggést mutattak. Hasonloan az érzékenység mérésnél tapasztaltakhoz, az energiaablak
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méretének novelésével (Ey; csokkentése) a NEC csucsértéke nd, azonban a NEC cstics helye
az Ey értékétdl fliggetleniil koézel azonos aktivitds mellett van. Ennek az az oka, hogy a
detektorokat az altaluk szamolt Osszes Single beiitésszam ,bénitja” el, és ez direkt mdédon
fligg a detektorok kornyezetében 1évé aktivitastol. Az energia kiiszob beallitasnak csupan arra
vonatkozoan van hatdsa, hogy a koincidencia eseménynek ,,jtélt” adatok kozil melyeket
fogadjuk el energidjuk alapjan. Ez magaval vonja a NEC maximalis értékének ndvekedését is
a 3. egyenletben (3.3 fejezet) megadott definicidja szerint. A 8. tablazat adatai az egér €és a
patkdny méretli fantom esetében is alatamasztjadk azt, hogy Compton szort események
keriilnek a leképezésbe, hiszen a szort hanyad jelent6sen névekszik a nagyobb energiaablakok
esetében, ami azonban nem kedvezd a képmindség szempontjabol Tovabba az is
megfigyelhetd, hogy az egér méretli fantom esetében a szort hanyad lényegesen kisebb, ami
értelmezhetd, hiszen a szoré kozeg is kisebb. A 31. dbra a szamitott NEC maximum-értékek
energiaablak Dbedllitdstol valo fliggését mutatja a vizsgalt aktivitds tartomanyban 3 ns-os

koincidencia id6ablak mellett.

Ej¢ 250 keV 350 keV 450 keV

NEC csucs (patkany fantom) 15.3 keps (35.4 MBq) 14.2 keps (36 MBq) 11.7 keps (35.5 MBq)
NEC csucs (egér fantom) 64.9 keps (38.8 MBq) 55.1 keps (38.8 MBq) | 44.2 keps (38.6 MBq)
SF (patkany fantom)(%) 42 27.7 153

SF (egér fantom)(%) 20 12.3 7.4

8. tablazat NEC csucsértékek és a szort hanyad kiilonboz6 méretti fantomok és Ej, bedllitasok mellett (=3 ns).
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31. abra A NEC szamlalasi sebesség fliggése a patkany fantomba toltott aktivitasatol kiillonbozo Ey bealltasok mellett (a
koincidencia id6ablak értéke 3 ns volt)

A NEC csucsértekeknek és szort hanyadnak a koincidencia idéablak bedllitastol valo

fliggését is vizsgaltuk. A patkényszerii fantommal mért eredményeket a 32. dbra és a 9.
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tablazat mutatja be. Elmondhatjuk, hogy a 1 ndvelésével kis mértekben novekszik a NEC
cstics maximalis értéke, de ez a novekedés 3 ns-ndl telitésbe megy. Ebben az esetben a szort

hanyad a valtoztatott t paramétertdl nem mutat jelentds mértékii fliggést.

T 2 ns 3 ns 4 ns

NEC cstcs (patkany fantom) | 13.1 keps (38 MBq) | 14.2 keps (36 MBq) | 14.5 keps (37 MBq)

SF (patkany fantom)(% ) 28% 27.7% 29.2%
9. tablazat A patkanyszerti fantommal mért NEC csucs és szort hanyad értékek kiilonb6z6 t beallitasok mellett (E=350
keV).
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32. abra A NEC szamlalasi sebesség fiiggése a patkany fantomba toltott aktivitasatol kiilonbozo koincidencia id6ablak
beallitasok mellett (az Ey; értéke 350 keV volt)

Ezen eredmények alapjan elmondhatjuk, hogy a t értékét nincs értelme 3 ns f6lé emelni, mert
a NEC nem javul jelentésen. Azonban az FE} optimalis értékének megitélése nem ilyen
nyilvanvald. Az Eji =250 keV bedllitds esetén tul sok szort eseményt fogadunk el ami
magaval vonja a NEC magasabb (tehat jobbnak tind) értékét, mig az Ey =450 keV
beallitasnal tllsagosan lecsokken. Ebben az esetben is a kdzéps6d Ey =350 keV bedllitds tiinik

optimalisnak, de ehhez tovabbi, a képmindséget is érintd analizist kell még végezni.

6.1.4 A képmindség adatok fiiggése a koincidencia idéablaktol és az energiaablak also kiiszébétdl
A 33. 4dbra az NU4IQ fantom mérés rekonstrudlt képének reprezentativ szeleteit mutatja be. A

"r

képminéség kvantitattv jellemzésére a NEMA NU-4 protokoll altal eléfrit szdmitasokkal a
homogenitast (%STD), az SOR ¢és az RC paramétereket hatdroztuk meg. Tovabba vizsgaltuk

ezen értékek Ej—tol és t-t0l vald fliggését.
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33. dbra Az NU4IQ fantomrol késziilt M iniPET -2 vizsgalat harom reprezentativ axialis képe.

A 10. tablazatban lathatjuk a szamitott homogenitds és a SOR (vizzel és levegdvel
toltott  maktiv  tartdlyra  vonatkozd) értékek fliggését a  valtoztatott paraméterektol.
Megfigyelheté, hogy a homogenitds nem mutat fliggést, mig az SOR jelentésen fligg az E;—tol
és 1-t0l A 1 értékének novelésére az SOR novekvd tendencidt mutat. Ez nem kedvezd a
képminéség szempontjabol, hiszen ez azt jelenti hogy az eredetileg halmozis kiesét mutatod
teriileten egyre tobb esemény jelenk meg. Ennek az oka a random detektalds kismértékii
novekedése, hiszen ennél a fantom geometrianal mar jelentds ezen események jaruléka. Az Ej
esetében sokkal erdsebb fliggés figyelhetdé meg. Ebben az esetben is elmondhatd, hogy a nagy
energiaablak esetén tobb a képalkotasban részt vevd Compton szort esemény €s a random is,
ami értelemszertien noveli az SOR értékeket is. A 34. abra gorbéi a mért RC értékek t-t6l vald

fliggetlensé gét igazoljak.

Ei T
250 keV 350 keV 450 keV 2 ns 3ns 4 ns
%STD 13.1 14 13.5 14 14 13.9
SOR levegd 0.17 0.14 0.13 0.12 0.14 0.15
SOR viz 0.3 0.23 0.2 0.21 0.23 0.23

10. tablazat A homogenitas (%STD) és a SOR arany értékeinek fliggése az Ej; és T beallitasoktol.
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34. dbra Az NU4IQ fantom kép ébdl meghatéarozott RC érékek 2, 3 és 4 ns-os koincidencia id6ablak és E;=350 keV
beallitasok mellett.

Osszegzésként elmondhatd, hogy a NEMA protokoll rendszer szerint meghatirozott
képmindség-paraméterek nagy része a koincidencia idéablak és az energiaablak bedallitdsoktol
jelentds fliggést mutatnak. A fenti eredmények arra engednek kovetkeztetni, hogy a MmniPET-
2 kiséllat kamera optimalis koincidencia idOablak paramétere 3 ns, az energiaablakra

vonatkozoan pedig 350-650 keV bedllitas a legoptimalisabb.
6.2 A MiniPET-2 kamera effektiv sugaranak meghatdarozdsa

6.2.1 Az uj médszer alapgondolata

A MmPPET-2 kamera 12 modulbol all6 detektor gylirtje 105.5 mm fizikai sugarral
rendelkezik. A sokszog alapt detektorrendszer ¢és a viszonylag hosszi (alapélikhoz
viszonyitott) szcmtillitor kristalyok szikségessé teszik a kordbban bemutatott (3.6 fejezet)
effektiv sugdr meghatdrozasat. Ennek érdekében egy 1) modszert dolgoztunk ki Az
alapgondolat az volt, hogy ha a képrekonstrukci6 soran hibas az effektiv sugar adat, akkor a
kép torzitott lesz és a torzitds mértéke akkor lesz a legkisebb, amikor optimalis értékli az Re
paraméter. Erre a feladatra alkalmas lehet egy specidlisan megtervezett fantommérés, mert a
fantomok geometriai adatai jol mérhetdk. A konkrét mérésekhez a nagyszama és kiilonbozo
atmérdji furatokat tartalmazo szabvanyos un. ,MicroDeluxe” (MD) fantomot hasznaltuk (35.
abra). A fantomot 4 MBq aktivitasi '*FDG vizes oldattal toltottik fel és 10 perces leképezést
végeztiink.
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35. dbra A MicroDeluxe fantom fényképe.
A fantom hat szegmensben tartalmaz 1.7, 1.8, 1.9, 2.0, 2.1 és 2.2 mm atmérdji furatokat (36.
abra ,A” panel). A mérések elott az M3I szoftvereinek segitségével elkészitettik a fantom
mérethli digitdlis képét. Ebben a képben, azok a voxelek, amelyek egy adott furathoz
tartoznak, 1 értékliek, amelyek nem, azok 0 értékiiek (36. dbra B panel).

36. abra A ,MicroDeluxe” fantom rekonstrualt képe (A), a valos geometria digitalis képe (B) és az un. kimaszkolt képe (C).

Az alapfeltevésiinknek megfelelden azt vartuk, hogy az atfedés a rekonstrudlt kép és a
digitalis fantom kozott akkor a legtokéletesebb, amikor az effektiv sugar beallitdsa a
legoptimalisabb. Tehat, ha a fantomrol készilt képet tobb kiilonbozd effektiv sugar mellett
rekonstrualjuk (103 mm-t6l 120 mm-ig 0.5 mm-es pésekkel), akkor a torzitds mértéke
vizsgalhatd az effektiv sugar fliggvényében. A torzitdst Ugy szamszerUsitettik, hogy a
rekonstrualt képeket ,kimaszkoltuk” a mérethii és torzitas nékkiili digitdlis képpel (36. é4bra
B’ panel). Ez azt jelentette, hogy a mért képen nullara allitottuk azon voxeleket, amelyek a
mérethli digitdlis képen 1 értékliek (36. dbra ,.C” panelen a fekete teriiletek). Az igy nyert
képen a voxelekben csak a PVE hatas és a torzitas miatt vannak nem nulla szimok. fgy, ha
vesszilk a kimaszkolt képek voxelkrtékeinek az Osszegét (Cgm) €s abrazoljuk a rekonstrukcio
soran hasznalt detektor sugar fliggvényében, akkor az optimilis értéknél a Cgyy, adatnak

minimalisnak kell lennie.

6.2.2 A MiniPET-2 kamera effektiv sugara

A 37. é4bra paneljein ugyanabbol a PET vizsgalatbol készitett rekonstrukciok végeredményét

latjuk kiilonbozd effektiv sugar beallitdsok (103 mm, 105 mm, 109 mm és 115 mm) mellett.
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A képek alapjan elmondhatd, hogy hipotézisink - amely szerint a leképezés torzitasa
Osszefliggésben van a rekonstrukciondl hasznalt effektiv sugarral -, helytallonak bizonyult.
Megfigyelhet6, hogy a 103 mm-es és a 115 mm-es effektiv sugarakndl a legjelentésebb a

torzitas, tehat az optimalis beallitds valahol e két érték kozott van.

37. abra A ,MicroDeluxe” fantommal késziilt reprezentativ axialis képszeletek. A panelek ugyanannak a mért adatnak 103
mm (A), 105 mm (B), 109 mm (C) and 115 mm (D) effektiv sugar bedllitassal készitett rekonstrukcidja.

A torzitast az altalunk kidolgozott moddszer segitségével lehet szamszerisiteni. A
fantommérésbol eldallitott képekbdl a Cgm értékeket meghataroztuk és a 38. dbradn lathatod

modon abrazoltuk az effektiv sugar fliggvényében.
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38. abra A Cy, fligeése az effektiv sugartol.
Mivel a Cgyn szamértékei aranyosak a rekonstrudlt képen lathatd torzitassal és a kapott mérési
adatsor egyértelmiien minimummal rendelkezik 109 mm-es effektiv sugarndl, kielenthetd,

hogy ez a beallitas az optimalis a MiniPET-2 kamera esetében.
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6.3 A kontraszt visszadllitasi paraméter meghatarozasdra kidolgozott uj modszer

6.3.1 A modszer ismertetése

A NEMA NU-4 protokoll rendszerben leirt NU4IQ fantom segitségével hatékonyan lehet
meghatdrozni a homogenitds, az RC és a SOR paramétereket. Azonban a mérési koriilmények
¢s a fantom nem teszik lehetdvé azt, hogy a human protokollban leirt CRC paraméter
méretfliggését is meghatdrozzuk. Ennek az egylk oka az hogy a fantom RC mérésre alkalmas
szegmensében a mesterséges 1€ziok inaktiv kornyezetben helyezkednek el A masik ok az,
hogy ilyen méretben nehéz olyan fantomot eldéllitani, amelyben a 1€zi6-halmozast modellezd
tertiletek (példaul gombok) hattér aktivitasban foglalnak helyet. Ilyen fantom tervezésénél az
egylk f0 probléma az, hogy a feltdlthetdé térfogatok esetén a falvastagsdg nem lesz
elhanyagolhatd és ez torzitja majd a kiszamithatdé CRC értékeket. Ez azért fontos, mert a valos
leképezési szituaciok sordn a biologiai eredetli radiofarmakon halmozasok szoveti hattér
akkumulacioban helyezkednek el, de maktiv hatdrvonalak nélkil. Tehat tobb szempontbol is
hatékonyan lehetne jellemezni egy kisallat PET rendszer képalkotd képességét, ha

torzitismentesen modon meg tudnank mérni a CRC paramétert.

39. abra A Micro Hollow Sphere fantom (balra) és egy vele késziilt PET mérés reprezentativ axialis metszetiképe (jobbra). A
mérés soran a gdmbok és a hattér kozott kétszeres volt az aktivitas koncentracio kiilonbség (TC=2). A fantom feltdlthetd
gombjeinek a falvastagsaga 6sszemérhetd volt a kisallat PET kamera felbontasaval, ezért inaktiv teriiletek jelennek meg a

képen (piros nyilak)..

A 39. abra egy specidlis a kereskedelmi forgalomban kaphato, négy darab feltdlthetd gombot

tartalmazd fantomot mutat be. Azonban ezzel sem lehet pontosan meghatdroni a CRC

értékeket, mert a legkisebb gombje (d~2 mm) esetén is megkdzelitben 1 mm-es a plexibol
készilt gdombhéj vastagsdga, ami a kisallat PET-ek felbontasaval Osszemérhetd. A képen

megjelend inaktiv teriileteket okozd hatast ,hideg fal” vagy ,cold wall’ hatasnak hivjak. A

cold wall hatds kikiiszobolésére DiFilippo ¢s munkatarsai egy specidlis, a mérés kozben

elforgathatd €s gomb betéteket tartalmazo fantomot alkottak [87]. Ezzel a fantommal elvileg a
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CRC ¢érték is meghatarozhatd lenne, azonban mindenképpen 1) fantom eszkozt kellene
készitenie az egyes kisdllat PET laboratoriumoknak. A célunk az volt, hogy az NU4IQ
fantommal és egy specidlis mérési protokollal - az maktiv falak hatasat kikiiszobolve -
hatarozhassuk meg a CRC paramétert, illetve ennek esetleges méretfliggését tobb
targykontraszt esetén is.

Uj médszerink az NU4IQ fantom leképzés azon tulajdonsagat hasznalja ki, hogy mérés
folyaman a mesterséges l€zioknak megfeleld aktiv rudak és a homogén halmozisu teriilet is

leképezésre keriil, bar nem egy térbeli pozicidban (40. abra).

Forré rudak

Homogén henger

_ 1

40. abra Az NU4IQ fantom reprezentativ keresztmetszeti rajza. A CRC meghatarozashoz a Homogén henger és a
mesterséges 1éziokat tartalmazo teriiletét hasznaltuk fol a fantomnak.

Az altalunk kidolgozott mérési protokoll (mesterséges Osszegzési protokoll) sordn azt az
egyszertien elfogadhatdé tényt hasznaltuk ki, hogy egy PET leképezés esetében a latotérben
jelen 1év6 aktivitas additiv. Tehat, ha példaul egy 10 perces scan esetén a 8. percben egy
radiofarmakonnal toltott injekcios tiit helyeznek a latotérbe, akkor a végsd Osszegzett 10
perces képen meg fog jelenni a fecskendd is a 2 perces mérésnek megfeleld mérési
statisztikdval. Ez alapjan, ha az NU4IQ fantomot egy hosszii mérésidé (T) kezdetén ugy
poziciondljuk, hogy a homogén henger kozepe kerlijon a latétér szimmetria kdzéppontjaba
(,, 1. pozicio”), majd ty id6 elteltével 15 mm-rel az axidlis tengely mentén elmozditjuk (,, 2.
pozicio”), akkor a képrekonstrukcid utan nyert képen az 6t aktiv halmozas egy mesterséges

hattérben fog megjelenni (41. abra).
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41. dbra Reprezentativ axidlis (fels6 sor) és koronalis (als6 sor) szeletek az NU4IQ fantom specialis mérésének szakaszaibol.
A piros kereszt minden esetben a PET kamera latoterének kdzéppontjat jeloli. ,.a”; szeletek a ,,1. pozicié-hoz, ,,b”; szeletek a
2. pozici6”-hoz és ,.c”; szeletek a mesterséges Osszegzéssel eldallitott artNU4IQ fantomhoz tartoznak.

fgy a végeredmény egy olyan kép lesz, ami felfoghaté egy virtudlis fantommal (artNU4IQ)
tortént mérésnek, amely fantom hattéraktivitdsban tartalmazza a mesterséges lézidkat.

Ha a fantomba toltott radioaktiv izotop ('®F) nem bomlana a mérés soran, akkor a ,, 1.
pozicio ’-ban mért [0, to] id6 és a ,,2. pozicio ’-ban toltott [ty, T-tp] idO egyszerli aranya adna
meg azt a szamértéket, hogy voxelenként a furatokbol szarmazd események szama
hanyszorosa volt a homogén hengerbdl szarmazokénak. Ez az ardnyszdm megegyezne azzal a
TC értékkel, amit a virtudlis artNU41Q-ban beallitanank.

A fenti otlet alapjan a kovetkezd kisérletet dolgoztuk ki. Az NU4IQ fantomot 3.7 MBq
aktivitassal toltottik fel a mérés kezdete elott 1 perccel, majd 60 perces ugynevezett lista-
modu adatgyljtést inditottunk ugy, hogy kezdetben a fantomot az ,,1. pozicido™-ba helyeztik,
majd 5 percig (to) gyljtottik az adatokat. A tp=5 perc letelte utan a fantomot elmozditottuk a
kisallat agy segitségével (mozgatas ideje < 3 s) 15 mm-el a latotér axidlis tengelye mentén
ugy, hogy a mesterséges 1¢ziok tartomanya keriiljon a latotér kdzepébe (,,2. pozicio™). Mivel
a scan nem volt megallitva a mérést a ,,2. pozicio ”-ban folytattuk tovabbi 55 percig. A lista-
modu adatgytlijtésre azért volt sziikségiink, mert ebben az esetben a mért adatok tetszdlegesen
feloszthatdak id6ben a képrekonstrukciohoz a mérés utdn. Ez azt jelenti, hogy a 60 perces
scan-bdl a mérés kezdetétdl tetszlleges ideji részmérést (frame-et) kiragadhatunk és
rekonstrualhatunk. Ezek alapjan vettiik a komplett 60 perces mérést ¢és 11 kiilonb6zo
idémtervallumhoz tartozd képet rekonstrualtunk beldle. A frame-ek kezdd idépontja mindig a
mérés kezdete, a végpontja (trec stop, ahol trec stop > to) pedig 10 perc, 15 perc, ..., 55 perc és 60

perc volt. A 60 perces lista-modi mérés specialis feldolgozasat a 42. ébra illusztralja.
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42. dbra A 60 perc hosszlisagi list-mode adat van feltiintetve egy id6 tengelyen. A tie. gar jeloli a rekonstrukcio kezdetének
iddpontjat a mérés kezdetétdl szamitva, a t... yop €bben az esetben 45 perc.

Mivel a '8F izotop felezési ideje 109 perc, a TC meghatarozasanal szamolnunk kell a
radioaktiv bomlassal is. A targy kontrasztot a to, trec stop mérés idok és a 8F bomlasi allandoja
ismeretében ki lehet szamitani az alabbi képlet alapjan:

NO + Nr 1 — e_/ltrec_stop

TC )
NO 1 —_ e‘lto

(15)

ahol, A a '®F bomlasi allandoja, az Ny és N, pedig a mérés sordn a vizsgalt teriileten a
homogén hengerbdl és a furatokbol szarmazo beiitésszamok. A 15. egyenlet részletesebb

levezetése az 6.3.2 fejezetben talalhato.

trec stop [min] | 10 15 20 25 30 35 40 45 50 |55 60

TC, 20 |29 3.8 |47 |56 |64 |72 7.9 87 (94 10.1
11. tablazat A mesterséges dsszegzési protokoll soran rekonstrualt képek ,,frame stop” ideje (trec sop) € @ szamitott 7C
értékek.

A 11. tablazat tartalmazza a lista-modu adatokbol generdlt rekonstrualt képek ntegracios
idejét, és az ezekhez tartozd TC értékeket.

Az NU4IQ fantom 5 darab furatara a kapott képekbdl és a szamolt 7C értékekbdl meg
tudjuk hatarozni a CRC értékeket az alabbi Osszefliggés alapjan:

Cf urati 1

Coirrs
CRCfurat_i = ’:?Ete—r_lr (16)

ahol, a Ciuyrat i (F1, 2, ..., 5) és Chauer €rtékek a képbdl VOI analizissel meghatarozott furat és
hattér aktivitas koncentraciok. A képek VOI analizisének a menete a kovezd volt: a
mesterséges 0sszegzés eredményeként eldallt képeken azt az axidlisan mérve 15 mm-es
térfogatot vizsgaltuk, ahol a furatok és a homogén rész egyszerre képezddtek le. A hattér
atlagat egy centralisan elhelyezett 10 mm hosszi €s 5 mm alapatméréjii henger VOI-val
(hattér VOI) hataroztuk meg (43. é4bra, a szaggatott vonallal jelolt térfogat). A furatok
teriilletén az atlagértéket azok eredeti atmérdjével megegyezd ¢s 10 mm hosszi henger VOI-
bol szamitottuk (43. abra, a folytonos vonallal jelolt térfogat jeldli a legnagyobb 5 mm
atmérdji furatnal alkalmazott VOI-t). A VOI alapu kiértékelést a Matlab és a BrainMOD
szoftverek segitségével végeztik el

62




43. dbra Az abra a CRC szamolasban hasznalt VOI definiciokat mutatja be. Az a, b, ¢ panelek az artNU4IQ fantom vizsgalt
teriiletének axialis, koronalis és szagitalis metszeti képeit abrazoljak. A szaggatott és folyamatos vonallal hatarolt VOI-k a
hattér és az S mm-es furat voxelatlagdnak kiszamitasahoz voltak definidlva.

Annak vizsgalatara, hogy a hattér VOI sugara (44. 4dbra) mennyire befolyasolja esetlegesen a
szamolas eredményét, meghatdroztuk a hattér atlagot tobb VOI atmérd esetén is (3, 4 és 6

mm).

44. abra A hattér teriilet atlagértékének VOI mérettdl vald fliiggését az abran lathaté atmérék esetén vizsgaltuk.
6.3.2 A mesterséges targykontraszt képlet levezetése
A targykontraszt a mesterséges Osszegzési protokollt kovetve a homogén rész (amikor az a
latotér centrumaban helyezkedett el a [0, ty] itervallumban) és az aktiv furat régiokbol
(amikor ezek voltak a latotér kozéppontjdban a [to, t rec stop] 1dOintervallumban) szirmazo

beiitésszamokbo! a kdvetkezoképpen szamolhato:

N, + N,
TC =—,(17)
NO
ahol Ny és N, a homogén hengerbdl és a furatokbol szarmazd atlagos belitésszam azonos V

térfogatbol véve. Ha a kezdeti aktivitds az adott V térfogatelemben A4y, akkor Ny, N,
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kiszamithatd6 a bomlastorvény [0, to] €s [to, trec stop] IdOmtervallumokra vonatkozo

mtegraljabol. Az integralas végeredménye egy tetszleges [ti, t2] ntervallumra a kovetkezo:

AO « e~ Mty 4 (1 _ e—/l*(tz—tl))
A )

iy
N = f A, xe Mtdt = (18)
ty

A [0, to] és [to, trec_stop] idOintervallumokra:

Ay * (1 — e Mo
b, = Ao )
A
AO x e Mo « (1 — e_l*(trec_stop_to))
N, = , (20)
A
fgy a targykontrasztra a kovetkezd Osszefliggést kapjuk:

(19)

Ny, +N.
=— =1+ -2 -2
N, 1—e*h 1 —e "o

e_)‘*to * (1 — e_l*(trec,stop_to)) 1— e_A*trec,stop
TC =

(21

Tehat a 7C meghatarozhatd csupan a A, a #p €s a frec sop iSmeretében és nem fligg az aktualis
Ap-tol

6.3.3 A CRC merés uj modszerének Monte-Carlo szimuldacioja

A mesterséges 0sszegzési protokoll soran kapott kvantitativ adatok esetében feltételezzik azt,
hogy az elmozditassal egy 1j, de csak algoritmikusan (elméletben) megalkotott artNU4IQ
fantomnak megfeleld geometridt képzink le. Probléma lehet azzal, hogy az 1. és 2.
poziciokbol a valosdgban, eltérdé Compton hanyad éri a detektorokat, és igy a detektalt Gssz-
koincidencia mégsem lenne teljesen additiv. Annak ellendrzésére, hogy az Altalunk
kidolgozott protokollal eldallitott képek valoban megfelelnek egy valos artNU4IQ fantommal
tortént leképezésnek egy szimulicids eljarast dolgoztunk ki Azt akartuk igazolni, hogy a
modszeriinkkel szamolt CRC adatok nem témek el attol az esettdl, amikor egy valos
artNU41Q fantomot képeznénk le.

Az artNU4IQ fantom fizikailag igen nehezen készitheté el, azonban a GATE [61]
Monte-Carlo alapi PET szimulatorral egyszerien lehet barmilyen kialakitdsu fantom és
aktivitas-eloszlas  virtudlis mérését elvégezni. A MniPET-2 geometriara, detektorra és a
jelfeldolgozasra vonatkozd Osszes paraméterét figyelembe véve megalkottuk a kamera

virtualis valtozatat (45. abra).
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45. abra A GATE szoftver vizualizaciés alkalmazasanak segitségével megjelenitett M iniPET -2 geometria és a latotér
kozéppontjaba illesztett NU4IQ fantom 3D-s reprezentativ képe.

A vizsgalat sordn pontosan szimuldltuk a mesterséges Osszegzési protokollt is, amit az
NU4IQ fantommal végeztink (ezt a tovabbiakban ,NU4IQ szimulacio’-nak hivjuk). Tovabba
szimulaltuk a virtudlis artNU41Q fantommal végzett 5 perces méréseket 2, 2.9, 4.7, 7.9 ¢és
10.1 targykontrasztnal (“artNU4I1Q szimulacio”). A szimulacid lehetdséget nyljt arra is, hogy
pontosan meg tudjuk mondani az eseményekrdl, hogy Compton szorast szenvedtek-e a
fantom vagy a szcintillicios kristaly anyagiban. Igy azt is vizsgaltuk, hogy az ,NU4IQ

szimulacio” és az “artNU41Q szimulacio™ soran eltér—e a szort események ardnya.

6.3.4 A Monte-Carlo szimuldciok eredmeényei

A PET mérés sordn a leképezendd objektumok geometridja és anyagi mindsége jelentdsen
befolydsolja a képmindséget. Ennek az oka az, hogy a kiilonb6z0 geometria eltéré6 Compton
szorasu €s gyengitO-képességli tartomanyokat eredményez, és igy minden esetben mas lesz a
Compton szort és a valés koincidencia események aranya. Ezért az altalunk kidolgozott
mesterséges Osszegzési eljards esetében érdemes foltenni azt a kérdést, hogy a szort
események hanyada szempontjabdl vajon ekvivalens-e a mesterséges Osszegzéssel kapott kép
azzal, amit egy a valosagban elkészitett artNU4IQ fantommal kapnank. Az analizis soran
kiilon kezeltik azokat a Compton szorasi kolcsonhatasokat, amelyek a fantom ¢€s a kristaly
anyagdban torténtek. Tovabba, ha egy foton mar szorddott a fantomban, akkor annak az
esetleges masodlagos kristalyon beliili szordsat mar nem vettikk figyelembe. A 12. tablazat
mutatja be ennek a szimulicionak (szamitasidd ~ 1 nap/fantompozicid) és az analizisnek az
eredményét, amib6l jol lathatd, hogy nem volt Ilényeges kiilonbség (az eltérés <1%-nal) a

szoras adatokban, igy kijelenthetd, hogy a mesterséges Osszegzéssel eldallitott kép fizikai
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szempontbol ekvivalens egy (a szimulicidban) ténylegesen -elkészitett artNU4IQ fantom-

mérésbol szarmazoval.

A Compton-szdras helye | “NU4IQ szimulacio” | “artNU4IQ szimulaci6o”
fantom 9.56 % 9.61 %
kristaly 48.69 % 48.51 %
12. tablazat A szort koincidencia esemény ek szazalékban kifejezett aranya az 6sszes detektalt koincidencia eseményhez
viszonyitva.

A szimulaciok eredményeibdl elballitott képekbdl meghatiroztuk az NU4IQ fantom o6t
mesterséges lézidjara a CRC ¢értékeket is az Osszes elére definialt 7C esetén (46. abra). Az
abran feltiintetett adatok alapjan kiszamitottuk a megfeleld pontok atlagos eltérését, ami 6 %-
nak adodott. Megfigyelhetd, hogy kis atmérdk és kisebb TC-k esetén a CRC szamitasanak a
hib4ja nagy (46. abra), igy példaul az 1 mm-es méret és TC=2 esetén az ,a” és ,b” panelrdl
leolvashat6 adatok 0.07 és 0.09, ami ~30 %-os eltérést jelent. Ha ezeket az extrém magas
eltéréseket kihagyjuk az Osszehasonlitdsbol (amikor a mérési hiba nagysaga is kozel ekkora),
akkor a pontok atlagos eltérése 3%-ra csokken. Tehat a meghatarozott CRC karakterisztikdk
alapjan elmondhatjuk, hogy nincs jelentds eltérés “NU4IQ szimulacido” ¢és az “artNU41Q

szimulacid” CRC adatai kozott.
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46. abra A “NU4IQ szimulacié” (a) és az “artNU4IQ szimulaci6” (b) eredményeként eldallo CRC értékek fliggése a
targykontraszttol. A kiilonb6z6 szinii és stilusu gorbék az NU4IQ fantom 5 darab eltérd atmérdji furatabol meghatarozott
CRC értékeket jelentik.

6.3.5 A hattér meghatarozasanak problémdja

A 46. dbra gorbéin egy tovabbi tényt lehet folfedezni. Nagyobb TC értékek felé haladva a
CRC értekek csokkend tendencidt mutatnak. Ennek megértéséhez az egyszerliseég kedvéért
vizsgaljuk meg a CRC definiciojat (11. egyenlet) egy adott furatra vonatkozdan, és ennek
soran tekintsiink el attol, hogy a fantomban a hatteret a rudak koriil a specidlis protokollal
hoztuk Iétre (ez a kordbbiak szerint egyébként is megtehetd).

Cfurat -1 Cfurat - Chéttér

Crires Chirra
CRC — _“hattér — hattér , 22
furat TC _ 1 TC _ 1 ( )
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ahol Cgyat €s Charer @ rekonstrudlt képen a megfeleld VOI-k atlaga, tehat a mérhetd aktivitas
koncentraciok.

A L tort nevezdje” (TC-1) a kdvetkezd6 modon is frhato:

TC —1 = Crurat — Chattér ’ (23)

Chateér
ahol Cryrat €S Chatter @ furatban és a hattér részben elhelyezkedd tényleges aktivitds koncentracio.
Ha a fenti két egyenletben bevezetjik az S,.¢ro = Crua — Chacter ©5 3Z Spetto = Cria — Chacter
jeloléseket, amelyek a hattérrel korrigdlt valoédi és mért furat aktivitas koncentraciok, akkor a

CRC képlete a kovetkezd alakban irhato:

S Cosrnr
CRCfurat — netto " Chatter ) (24)
netto hattér

A fenti egyenlet elsé tagja a korabban mar definidlt (3.3 fejezet 5. egyenlet) RC paraméternek
megfeleld Osszefliggés azzal a kiilonbséggel, hogy ebben az esetben a hattér VOI kdzvetleniil
a ,,l6ziok” kozott helyezkedik el. Mivel az RC paraméter a PVE hatasrol ad nformaciot, egy
adott méretre vonatkoztatva dallandonak kellene lennie. Tovabba, az Osszefliggés masik
tényezOje egy kellben nagyméretli VOI esetén 1 ért¢kii lesz, hiszen ilyen esetben a PVE hatas
mar nem jelentds (a mi esetiinkben a valasztott VOI méret ennek megfelelt). Tehat a CRC
képletét felbontva két olyan mennyiséget kapunk, amelyek egy bizonyos méretii lézidra
vonatkoztatva  allandéak  fliggetlenil a fantomban jelenlévd aktivitds koncentraciok
nagysagatol. Ezért a fentieck alapjan a CRC paraméternek fliggetlennek kéne lennie a 7C
értékétdl. A 47. ébra ezt nem tdmasztja ald, igy azt kell feltételezniink, hogy a mi esetiinkben
Chattér/Chatter hdnyados nem egyenld 1-gyel.

A fent leirt latszolagos ellentmondas magyarazatira elszor azt vizsgaltuk meg, hogy a
hattér VOI atlagértéke azonos-e minden 7C értéknél. A TC allanddsaga ebben az esetben egy
jogos feltételezEs, hiszen azon a teriileten, ahol a hattér VOI-t definidltuk (43. dbra) a mérés 5.
perce utan mar nem volt aktivitas, ezért konstansnak kellene lennie az Osszes eldallitott kép
esetében. Tehat, ha a 10 perces mtegracios idejii (TC=2) képbdl szamolt hattér VOI atlaggal
elosztjuk a tobbi kép szamolt hattér VOI atlagat, akkor a hanyadosnak (normalizalt hattér
atlag) kozel egynek kellene lennie minden 7C esetében. A 47. abra ,a” és ,b” panelja a
MmiPET-2 ¢és a Genisys4 kamerdk esetén mutatja a normalizalt hattér atlag fliggését a 7C
értékétol kiilonbozo hattér VOI atmérdk (d=3, 4, 5, 6 mm) esetén. Az abrabol lathatd az, hogy
mindkét kamera esetén bar eltéréen, de fligg a normalizalt hattér atlag (és ezen keresztil a

hattér VOI atlag) a targykontraszttol.
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47. dbra Az abra a és b panelja kiilonboz6 atmérdju hattér VOI-k esetén mutatja a VOI 4tlag targykontraszttol valo fiigeését a
MiniPET-2 (a) és a Genisys4 (b) kamrak esetén. Az abra c panelja az 6t vizsgalt kamera esetén mutatja a hattérnek a
targykontraszttol valo fiiggését az 5 mm-es furat &tmérd esetén.

Ez a kovetkezOkkel magyardzhatd. A mérések soran a hattér VOI teriletérdl mar nem
érkeznek a detektorokba plusz koincidencia események, azonban a furatok teriletén a 7C
novelésével egyre tobb esemény fog detektaldodni Mivel a kisallat PET kamerak térbeli
febbontdsa 1-2 mm, a furatok a valédi méretiiknél nagyobb térfogaton beliil fogjdk a képen a
voxelérékeket befolydsolni (jelen esetben novelni), korabban ezt a jelenséget neveztik a PVE
hatasnak. Ezért ez a hatds fligg attol, hogy a voxel milyen tavol helyezkedik el a furattol, és ez
a 47. abra ,2” ¢és ,b” paneljan jol megfigyelhetd, mert a normalizalt hattér atlag névekedése
fligg a hattér VOI atmérdjétdl. Masrészt a fantom Compton szoréhatdsa sem hanyagolhato el
teljesen, ezért az aktiv rudakbol szdrmazd bomlasok egy része a hattér-kornyezetben fog jelet
adni, tovabba a fantomon kiviil is varhatd, hogy ennek hatdsa detektalhatd (inaktiv teriileteken
is aktivitdst tapasztalhatunk a rekonstrudlt képen).
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48. abra Reprezentativ axialis képszeletetek a Siemens Inveon (B) és a GE Explore Vista (A) kamerakkal mérve, a
mesterséges 0sszegzési PET vizsgalatok alapjan. A képekre rajzolt piros vonalak mentén adodott profilgdrbék lathatoak a
jobboldali oszlopban kiilonboz6 T'C értékek esetén.

A hattér voxelértékek valtozasanak szemléltetésére két kamera esetén kiilonbozo 7TC érték
esetén profilgdrbéket hataroztunk meg (48. abra). A 47. abra és a 48. abra alapjan is jol
lathatd, hogy a PVE hatds miatt az mnaktiv vagy a csak hattér aktivitdst tartalmazo fantom
teriileteken is valtozhatnak a voxelértékek. Tovabba a 12. tdblazat adatai arra engednek
kovetkeztetni, hogy a Compton szort események is hozzajarulnak ehhez a hatashoz. Konnyen
belathatd, hogy ezek az effektusok kihatassal vannak a CRC és TC kapcsolatara is. A 47. abra
¢~ panelja alapjan azt is kijelenthetjik, hogy ez a hatas kiilonbozo a vizsgalt PET kamerak
esetén ¢és gy a meghatarozott CRC karakterisztika valoban az adott kamera specifikus
paraméternek tekinthetd. A kamerdk kozotti jelentds eltérést azok eltérd fizikai és
rekonstrukcios paraméterei okozzak.

Felmertilhet az a kérdés, hogyha a hattér VOI elhelyezése ilyen modon befolyasolja a
CRC szamolas végeredményét, miért nem helyezziikk el Oket olyan pozcioba (példaul a
homogén fantom részre), ahol kisebb, vagy nincs ilyen hatds? Azonban egy valds leképezési
szituacioban, amikor a kisallatban egy koros teriilet halmozisat vizsgaljuk, akkor is csak a
komyez0 szoveti hattérhez viszonyitva tudjuk a kontrasztot vizsgalni. Az a kamera képes jobb
kontraszti képek eldallitasara, amely esetében a fent leirt befolyasold hatds kisebb mértékben
jelentkezik. Ezekbdl az is kovetkezk, hogy ha egy [ézi6 adott mértékben halmozza az
mjektalt radiofarmakont (tehat nagy a 7C), akkor a képen tapasztalhaté kontraszt annal a PET
kameranal lesz jobban detektalhatd, amelyiknél a mérésiinkkel definialt CRC értéke nagyobb.
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6.3.6 A vizsgalt kisallat PET kamerak CRC értekeinek osszehasonlitasa

A 49. illetve az 50. abra az ot vizsgalt kisallat PET kamera mérési és a MiniPET-2
szimuldlt adatai alapjdn meghatarozott CRC értékeket, illetve az egyes kamerakkal

rekonstrualt képek reprezentativ axidlis szeleteit mutatja be.
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49. dbra A mesterséges 0sszegzési protokollal meghatarozott CRC —targykontraszt gérbék: ,,a” panel: Siemens Inveon, ,,b”
panel: GE Explore Vista, ,,c” panel: MiniPET-2, ,.e” panel: nanoScan PC, ,.f” panel: Genisys4. A ,,d” panel a szimulalt
mérésbél meghatarozott adatokat (,,NU4IQ szimulacid™) mutatja be a MiniPET-2 esetén. A gorbék szinkddolasa egy séges az
Osszes panel esetében, és az egyes furatatmérékre vonatkozik.
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Siemens Inveon GE Explore Vista

MiniPET-2 "NU4IQ szimulacio"

nanoScan PC

50. abra Reprezentativ axialis képszeletek (1 mm-es szeletvastagsag) a mesterséges dsszegzéssel végzett PET vizsgalatokbol,
TC=4 értékek mellett. A panelek feliratai egyenként mutatjak, hogy az egyes képek mely kisallat PET kameraval késziiltek.
A 49. dbranak megfelelden a szimulacios kép a MiniPET -2 kamera adatai alapjan késziilt.

A 49. édbra alapjan elmondhatd, hogy az Osszes vizsgalt kamera eltérd6 CRC értékekkel
jellemezhetd, de minden esetben a 7C-vel monoton csokkend tendenciat tapasztaltunk. A
csokkenés mértéke jelentdsebbnek adoddott a GE Explore Vista és a Genisys4 kamerdk
esetében, és kisebb mértéki volt a Siemens Inveon, nanoScan PC és MmiPET-2 kameraknal
Ha ezt a megallapitast figyelembe véve vizsgaljuk meg az 50. &bra paneljeit (ahol a 7C=4) a
vizudlisan megitélhetd kontrasztok alapjan is hasonld sorrendet Aallithatunk fol. Tehat a
modszeriink alkalmazasaval egy olyan CRC karakterisztikat tudunk meghatdrozni, amely jol
jellemzi a kisallat PET kamerdk képalkotd képességét és jol korrelal a vizualis megitéléssel,
igy lehetOséget nyljt objektiv Osszehasonlitasra is (51. é4bra). Ezek alapjan a legjobbnak a
Siemens Inveon és nanoScan PC kamerdk bizonyultak. Az Osszehasonlitisban a MmniPET-2
keriilt a harmadik helyre, a GE Explore Vista és a Genisys4 kamerdkat megeldzve.
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51. abra Az 6t vizsgalt kisallat PET kamera mért és a MiniPET-2 M onte-Carlo szimulalt adataibol meghatarozott CRC
értékek kiilonbozo furat atmérdk esetén (TC=4).

6.4 Kombinadlt tumor kezelés hatasanak vizsgdalata MiniPET-2 kamerdval

A kezelés hatdsa a tumorok ndvekedésének ¢és metabolizmusanak PET-tel torténd
monitorozasaval is vizsgalhato altalaban. Az ebben a fejezetben bemutatott eredményekkel
probaljuk bemutatni, hogy a MiniPET-2 kamera is mformativ és biologiailag relevans
adatokat szolgaltat preklinkai vizsgalatok soran. Az 52. é4bra adatai mutatjdk a kombinalt
kezelés hatdsat a tumor novekedési sebességére. Az abra ,a” panelja a kezelés hatasat az
A2780AD Pgp+ ¢és az A2780 Pgp- (6 egér, 24 tumor) tumorok ndvekedésére vonatkozoan
mutatja be. A ,b” panel ugyanezt, de a KB-V-1 Pgp+ and KB-3-1 Pgp- tumorokra (6 egér, 24
tumor) vonatkozdan. Megfigyelhetd, hogy a kezeletlen tumorok ndvekedése erdsen ndvekvo
Osszefliggésben van az eltelt idovel, mig a kezelt tumorok csupan kismértékii térfogat

novekedést mutattak.
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52. abra A kombinalt kezelés hatasa a tumorok névekedésére. A Pgp+ és Pgp - kezelt és kezeletlen tumorok térfogata van
Osszehasonlitva az abran.

A tumoros egerek 'SFDG és '|F-FLT farmakonokkal végzett MiniPET-2 vizsgalatainak
néhany reprezentativ képét mutatja be az 53. abra. Az dbra ,a” paneljén az A2780 Pgp- ¢és az
A2780AD Pgp+ tumorokkal rendelkezd allatok kozil egy kezelt és egy kontroll példany
reprezentativ PET felvétele lathatd. A PET leképezések ezen allatok esetében (6 egér, 24
tumor) a tumor beiiltetéstdl szamitott 15-20 napokban torténtek. Az abradkon is jo lathatd,
hogy a kezelt éllatok tumorjai kevésbé halmoztdk a radiofarmakont. A kontroll és kezelt
A2780 Pgp- és A2780AD Pgp+ tumoros allatok képeinek kvantitative VOI analizisének

eredményét az 54. dbra mutatja be.
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53. dbra '8FDG és ""F-FLT radiofarmakonok alkalmazasaval készitett MiniPET-2 képek. Az dbran a piros nyilak a Pgp+ a
fekete nyilak a Pgp- tumorokra mutatnak. A kép ,,a” paneljén az A2780 Pgp- és A2780AD Pgp+, ,b” paneljén a KB-V-1
Pgp+ és KB-3-1 Pgp- tumorokkal rendelkezd kezelt és kontroll allatcsoport egy-egy reprezentativ PET képe lathato.
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54. abra A kontroll és kezelt A2780 Pgp- és A2780AD Pgp+ tumoros allatok '*FDG és '®FLT farmakonokkal készitett PET

A kvantitativ

adatok
(SUVean=0.33£0.03, SUVax=0.54£0.06) ¢és

képeinek VOI analizise.
szignifikans eltérést mutatnak a  kezelt Pgp+
a kezeletlen Pgpt+ (SUVmean=1.62+0.25,
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SUVinax=2.96+0.6) tumorok '’FDG felvétele esetén. Ez az alltds igaz a kezelt Pgp-
(SUVmean=0.56+0.03,  SUVax=0.94+0.07) ¢és kezeletlen Pgp- (SUVmean=1.43%0.17,
SUVnax=2.51£0.3) tumorokra is. A megfeleld T/M aranyok esetén a kezelt és kezeletlen
csoport kozott is szgnifikdns (P<0.01) eltérést tapasztaltunk. A fent lefrtakhoz hasonlo
kovetkeztetéseket lehet levonni az '®F-FLT-vel végzett mérési adatokra is (54. abra).

Az 53. ébra ,b” panelja a tumor beliltetés utan 10-15 nappal késztett PET felvételét
mutatja kezelt és kezeletlen KB-V-1 Pgp+ and KB-3-1 Pgp- tumorokkal rendelkezd egér
esetén. A képeken az is lathatd, hogy a kezelt allatok esetében a tumor gyengén vagy

egyaltalan nem halmoz radiofarmakont, amit a kvantitativ analizis is alatdmaszt (55. ébra).
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55. abra A kontroll és kezelt KB-V-1 Pgp+ és KB-3-1 Pgp-tumoros allatok '*FDG és '®F-FLT farmakonokkal végzett PET
leképezéseinek VOI analizise.

Az A2780 Pgp- és az A2780AD Pgp+ tumoros sejtek beiiltetése utan 15-20 nappal a kezelt és
kezeletlen allatcsoportot ''C-metionin PET vizsgalatnak is alavetettik (56. 4bra ,a” panel). A
kapott képek kvantitativ analizise kiilonbséget mutatott a kezelt Pgp+ (SUVmean=0.43+0.02,
SUVmax=0.83+0.03) ¢és a kezeletlen Pgp+ (SUVmean=1.35+£0.46, SUVmax=2.20+£0.6) tumorok
11C-metionin felvétele kozott (P<0.05). Hasonld eredményt kaptunk a kezelt Pgp- (SUVmean=
0.45+0.03, SUVnax=0.84+0.06) és a kezeletlen Pgp- (SUVmean = 1.35+£0.8, SUVmax =

2.40+1.5) tumorok esetében is (P<0.05).
75



Kontroll Kezelt Kontroll Kezelt

=r : sSuv
2 f s
£ |
i=]
=
e
Q
£
-0
= ‘ .

56. abra A ''C-metionin radiofarmakonnal készitett PET felvételek reprezentativ koronalis szeletei. Az dbran a piros nyilak a
Pgp+, a fekete nyilak a Pgp- tumorokra mutatnak. Az ,,a” panelen az A2780 és A2780AD tumorokkal rendelkezd, a ,,b”
panelen KB-V-1 és KB-3-1 tumorokkal rendelkez6 kontroll és kezelt egyedekhez kapcsolodo képek lathatoak.

A KB-V-1 Pgp+ és a KB-3-1 Pgp- tumorokkal rendelkezd kontroll és kezelt egerek esetén a
"C-metioninnal végzett PET leképezések a tumoros sejtek beiiltetésétél szamitott 10-15.
napokban torténtek (56. abra ,b” panel). A kvantitativ képelemzés ebben az esetben is
jelentds eltérést mutatott (P<0.05 minden esetben) a kezelt Pgpt (SUVmean=0.49+0.03,
SUVmax=0.84+0.02) és a kezeletlen Pgp+ (SUVmean=1.5240.43, SUVmax=2.43+0.68) tumorok
11C-metionin felvétele kozott. Tovabba ez az allitds igazolddott a kezelt Pgp- (SUVmean =
0.49+0.03, SUVmax = 0.76£0.05) és a kezeletlen Pgp- (SUViean = 1.48+0.46, SUVax
2.55+1.0) tumorok ''C-metionin felvételére is.

Annak igazolasara, hogy a MiniPET-2 altal szolgaltatott képi informaci6é jol korreldl a

szoveti folyamatokkal, néhany '*FDG PET leképzést kovetSen telies test autoradiogafiat is
elvégeztiink 20 nappal a tumoros sejtek beiiltetése utan (57. abra).
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57. abra Teljes test autoradiografias vizsgilat és a 'SFDG PET képek 6sszehasonlitisa. Az autoradiografias feldolgozas
kozvetleniil az egerek PET mérése utan torténtek. Az ,,a” és,b” panelek a kontroll és egy kezelt petefészek tumoros egér
képei. Az abra els6 oszlopaban az allatokrol késziilt 60 pm-es metszet digitalis képe, a masodik oszlopban ezen metszet
foszfor lemezzel készitett funkcionalis képe lathatd. Az dbra harmadik oszlopaban a megfeleld PET képek koronalis szeletei
lathatoak.

A tumorok metabolikus heterogenitasat '*FDG (22 nappal a tumoros sejtek beiiltetése
utan), '"®FAZA (23 nappal a tumoros sejtek beiiltetése utan) és '*F-FLT (24 nappal a tumoros
sejtek beliltetése utan) radiofarmakonokkal is vizsgaltuk egyazon 4allat esetén MmiPET-2
leképezésekkel és a 24. nap (utols6 PET leképezés) utdn autoradiografidval (58. abra). A
kontroll tumorok (Pgp+) esetében heterogén '*F-FLT halmozas tapasztalhatd. Ez az '*F-FLT-
vel készitett PET képen csokkent halmozist, és azt koriilvevd erdsebben halmozo teriileteket
jelent. Ez az eloszlas jol megfigyelhetd a nagysagrendekkel jobb (~1 um) felbontdst biztositd
autoradiografias képen is. Tovabba az is megfigyelhetd, hogy azokon a teriileteken ahol a '*F-
FLT leképezés csokkent metabolikus folyamatokat jelzett, ott a '*FDG és a 'SFAZA is
emelkedett halmozasu volt.
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18F-FLT autoradiografia Photogram
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58. abra MiniPET-2-vel és autoradiografias modszerrel készitett képek egyazon petefészek tumort hordozo allatrél. A PET
képek esetén '*FDG, ®FAZA és '®F-FLTradiofarmakonnal torténtek a leképezések. A képen a piros nyilak a Pgp+ a fehér
nyilak a Pgp- tumorokra mutatnak. Az alsé abrasor demonstralja a tumor heterogenitast.

Az eldz6 kisallat vizsgalatban azt demonstraljuk, hogy a MmniPET-2 kamera és a megfeleld
radiofarmakonok jol alkalmazhatoak a Pgp-t expresszaldo (Pgp+) és Pgp-t nem expresszalo
(Pgp-) tumorok detektildsdra és a tumor terdpia in vivo nyomon kovetésére. A fenti
eredmények is alatamasztjdk, hogy a MmiPET-2 a szikséges ¢és megfeleldoen optimalizalt
standard protokollokkal és kamera-bedllitisokkal igen hatékony eszkdz a kisallat kutatasi
projektekben. Tovabba azt is elmondhatjuk, hogy a kordbbi eredményeinkben taglalt CRC
paraméter jelentdsége ezekben a vizsgalatokban is jelentds. Hiszen ez a vizsgilatsorozat is
igazolja, hogy a kisallat PET leképezések nagy szizalékdban a tumor (vagy mas jellegii)
halmozasok jelentds mértékli szoveti hattér (pl: izom) halmozasban helyezkednek el A
tumorok mérete igen valtozdo (D=1-10 mm) és a képrekonstrukci6 utdni képen méretfliggden
befolyasoljak a kornyezetiikben 16vé voxelek értékét, és ezen keresztill a vizudlisan észlelhetd
¢s kvantitativan szdmolhatd kontrasztot is. A CRC méret €s targykontraszt fliggének bizonyult
a kordbbi eredményeink alapjdn olyan esetben, amikor a referencia (szoveti hattér) és a
halmozo térfogat (tumor) kozel helyezkedik el egymashoz. Az altalunk fejlesztett modszerrel
egyszerien mérheté a CRC karakterisztika ¢és lehetdséget nyujt arra, hogy a vizsgalati
eredmények szdmolasakor valamilyen médon ezt is figyelembe lehessen venni a jovoben.
Ebben az utols6 fejezetben bemutatott eredményekhez kapcsolodéan a munkam foleg
a PET wvizsgalatok kivitelezése, a képrekonstrukciok elkészitése valamint a képek kvantitativ

elemzése és kiértekelése volt.
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7 Osszefoglalas

Ez a munka alapvetben a PET, mint hatékony orvos-biologiai képalkotdé mddszer
optimalizaldsaval ¢és alkalmazisaval, valammt a PET képalkotds néhany specifikus fizikai
jellemzdjének vizsgalatdval és 1) mérési modszerével foglalkozik. A legtdbb kisérletet a
Debrecenben kifejlesztett MiniPET-2  kisallat kamera segitségével végeztik, de szamos
esetben mas egyetemek (UCLA, UCSD) vagy cégek (Mediso Kft) kamerait is alkalmazni
tudtuk.

A MiniPET-2 egy teljes-gylirlis kialakitdsu kisallat PET kamera, amelyet alapvetden
az ATOMKI és a Debreceni Egyetem Nuklearis Medicina Intézete fejlesztett ki. Munkank
soran meghataroztuk a kamera képalkotd tulajdonsdgait a NEMA NU-4 kisérleti protokoll
segitségével, és vizsgaltuk azt, hogy e paraméterek milyen médon fliggenek az alapvetd
koincidencia idOablak (t) és energiadiszkriminicios (Ej) bedllitasoktol. Valtoztatva a 1 és az
Ei; bedllitdisokat, jelentds fliggést tapasztaltunk a NEC gorbe és az érzékenység adatok
esetében, mig a kvantitativ képmindségre nézve ez a hatds kisebb volt. A térbeli felbontasrol
kidertilt, hogy ez elhanyagolgatoan kis mértékben fligg a két vizsgalt beallitdstol. Végsod
eredményként azt kaptuk, hogy a koincidencia id6ablak és az energiadiszkriminicié optimalis
beallitasai a 3 ns illetve a 350-650 keV-es értekek.

A MiniPET-2 kamera effektiv sugardnak meghatarozasara j modszert fejlesztettiink
ki, amely alapjan a legjobb képmindséget a 109 mm-es érték mellett kaptuk.

A képmindség fantom az aktudlis NEMA méréssel nem alkalmas a kiilonb6z6 1€zi6
méretekre vonatkozd kontraszt visszaallitdss (CRC) meghatarozasara. E hidnyossag motivalt
minket arra, hogy egy ) mddszert dolgozzunk ki a CRC mérésére. Specidlis eljarasunkat
sikeriilt gy kifejleszteni, hogy a szokasos képmindség fantomot adaptaltuk, igy a kisérleti
modszer konnyen elvégezhetd barmely mas kamerdndl is. Modszerliink hasznalhatosagat ot
kiilonbozd  kisallat PET kameran ellendriztik (GE Explore Vista, Genisys4, MiniPET-2,
nanoScan PC ¢és a Siemens Inveon), és a meghatarozott CRC adatok jol korrelaltak a
rekonstrualt PET képek vizudlis megitélésével.

A  MiniPET-2 a szikséges optimalasi eljarasok elvégzése utan hatékonyan
felhasznalhatd Dbiologiai kutatdsokban. Demonstraltuk, hogy a kamera jol alkalmazhatdo a
Pgp-t expresszald és nem expresszald tumorok vizsgalatiban valamint a tumor terapia in vivo

nyomon kdovetésére.
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8 Summary

The PET is an advanced and sophisticated imaging method at the field of biomedical imagng,
Within this work we investigated the optimization and application of the MiniPET-2 system
and we developed new methods to measure specific physical characteristics of the small
animal PET imaging system. The majority of the experiments were carried out with the
MmniPET-2 scanner; however in several cases we could apply PET cameras from other
universities (UCLA, UCSD) and a company (Mediso Ltd).

The MmiPET-2 is a full ring small animal PET system which was installed at the
University of Debrecen, Department of Nuclear Medicine in 2009. In this study we
determmned the NEMA-NU4 performance parameters of the scanner and also investigated
how the calculated parameters depend on the coincidence time window and the low threshold
settings of the energy window. Altering the t and Ej; resulted in substantial changes n the
NEC peak and the sensitivity while the effect on the image quality was smaller. The spatial
resolution proved to be, as expected, independent of the t and E;. We found that the optimal
coincidence time window and low threshold energy window are 3 ns and 350 keV,
respectively.

Furthermore, independent measurements supported optimization of the effective
system radius and the calculated optimal value (resulting in the best image quality) was found
to be 109 mm.

The NEMA NU-4 performance protocol with the suggested image quality phantom
does not allow the determination of the contrast recovery coeflicients (CRC). Thus we
developed and elaborated a new method to determine the recovery coefficients (CRC) for the
small animal PET cameras. In this procedure we used the conventional image quality
phantom which available at all small animal PET lab. Our method proved to be suitable for
comparing different small animal PET scanners. Thus the CRC parameters were evaluated for
five different small animal PET scanners (GE Explore Vista, Genisys4, MiniPET-2, nanoScan
PC and Siemens Inveon).

After performing the optimizations, the MmiPET-2 camera can be applied effectively
in biomedical studies. In a specific case we demonstrated that this scanner is useful tool for
in-vivo follow up of the chemotherapy of Pgp positive and negative human gynecologic

tumor xenografts cells.
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