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5. Imagistica medicina nucleara
5.1 Introducere

> in utilizarea izotopilor radioactivi in scopuri medicale a fost investigat
din 1920, si incepand cu anul 1940 incerciri au fost efectuate pentru a

obtine imagini de concentratie a radionuclizilor in corpul uman.

» La inceputul anilor 1950, Ben Cassen introdus scaner rectilinie,
scanner ‘'zero-dimensional', care scana (foarte) incet in doua
imensiuni pentru a produce o imagine de proiectie, cum_ar fi in
radiografie, dar de data aceasta a concentratiei radionuclidului in

organism.

Spectrometer

Detector
(and collimator)
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> La sfarsitul anilor 1950, Hal Anger a dezvoltat prima camera gamma
"adevarata". prin introducerea o abordare care este inca utilizata in
proiectarea de toate camere moderne: camera de scintilatie Anger [21],
un detector planar 2D pentru a produce o imagine de projectie 2D fira

de scanare.

=Benedict Cassen

Hal Oscar Anger

2772772777277

72,

722

SRR RIS

T

Lead housing

Lignt roys.

- Scitailation

Pinhole sperture

Lead housing

Phototubes

Light roys

Scintillation crystal

Pinhole aperture

Gamma rays

Subject



» Camera Anger poate fi de asemenea utilizatd pentru tomografie.
Imaginile de proiectie pot fi apoi utilizate pentru a calcula distributia
initiala spatiala a radionuclizilor intr-o felie sau un volum, intr-un
proces similar cu reconstructia in tomografia computerizata X-ray.

> Deja in 1917, Radon a publicat o methoda mathematica pentru
reconstructie de la poiectii, dar numai in anii 1970 a metoda fost
aplicatd in aplicatii imedicale — primele la CT, iar apoi in_imagistica

medicinii nucleare. In acelasi timp, metode de reconstructie iterative

au fost investigate, dar aplicarea acestor metode de a trebuit si astepte
pani in 1980 cand puterea de calculator a devenit suficienta.

Sistemul tomografic precedent este numit scanerul SPECT. SPECT este

. . ~ ) . 2

estinat (reprezintd) pentru tomografia computerizata cu emisie de un singur

Anger, de asemenea, a aritat ca doud camere scintilatie ar pot fi combinate
pentru a detecta perechi de fotoni, originari de la emisia de pozitroni. Acest

principiu este baza de PET-tomogra fila _cu emisie de
pozitroni _ (pesitron _emission _tomography), care
detecteaza perechi de fotoni.

Ter-Pogossian et al. a construit primul sistem PET dedicat in 1970, care a
fost folosit pentru cercetarea de Phantome.

Curand dupa aceea, Phelps, Hoffman et al. construit primul scaner PET
(numiti, de asemenea, camera PET) pentru studiile umane [22]. Camera
PET a fost mult timp considerat aproape exclusiv ca un sistem de
cercetare. Ca un instrument clinic dateaza doar din ultimul deceniu.
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5.2. Radionuclizi

» In medicina nucleari, o molecula trasor este administrati la pacient, de obicei
prin injectie intravenoasa. UN_trasor esite 0 molecula care transporta
un anumit izotop INstabil - un radionuelid.

> In organism aceasti moleculi este implicatd in procese metabolice. intre timp,
izotopi instabili emit raze gamma vy, care ne permit mdsurarea concentratiei
moleculelor trasor in organism ca o functie de pezitie si de timp.

> Prin urmare, in medicina nucleari functia sau metabolismul este masurat. Cu
CT, MRI si imagistica cu ultrasunete, imagini functionale pot fi, de asemenea,

obtine, dar imagistica medicina nucleara ofera masuritori cu o SNR, care este
ordine de marime mai mare decdt cea deorice altd modalitate,

5.2.1. Moduri de dezintegrare radioactiva

> in timpul dezintegririi radioactive a unui radionuclid se pierde energie prin
emiterea de radiatie in forma de particyle si raze electromagnetice. Aceste raze
sunt numite raze gamma sau raze X. In medicina nucleara, energia fotonica
variaza aproximativ de la 60 la 600 keV. De obicei, razele electromagnetice
care provin de la nucleele sunt numite gama-raze, desi acestea se incadreazi in
aceeasi frecventi ca gama de raze X si, prin urmare, sunt imposibil de distins.

> Existi multe moduri in care un radionuclid poate dezintegra. in general,
modurile de dezintegrare radioactiva pot fi divizate in doua categorii
principale: descompunere cu emisie sau captare a nucleonilor, adica de
neutroni si protoni, si dezintegreaza cu emisie sau captare a beta-particule, i.e,

electroni si pozitroni.
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5.2.1.1. Emisie sau captare de nucleon

» Emisie sau de captare de nucleoni nu este utilizata in imagistica deoarece aceste
particule provega pagube importante la nivelul fesutului din cauza energiei lor
cinetica mare. In schimb, ei pot fi utilizatit in radioterapie pentru iradierea
tumorii.

» Un exemplu este terapia cu captarea de neutroni, care exploateazi
proprietitile nocive ale o alfa-particulei. O a-particule este un nucleu de heliu,
care consta din doi protoni si doi neutroni. Aceasta rezulta din dezintegrarea
unui atom instabil X intr-unj atom Y, dupi cum urmeazi:

X =4I Y+ HET. ()

* Dacid X are numirul de masi* A si un numair atomict Z, apoi Y are numéirul

de masa A - 4 si numarul atomic Z - 2. a-particule 4,He** este o particula grea,

Cu 0 energia cinetica tipica de 3-7 MeV.
» Aceasta energie cinetica se elibereaza rapid atunci cind interactioneaza cu
tesutyl. Gama de a-particule este de numai 0.01 - 0.1 mm in apé si tesuturilor
moi. In scopul de a iradia o tumoare situata profund, terapia de captare cu
neutroni poate fi aplicata.

* Neutroni, produsi de un accelerator de particule, pitrund adanc in tesutul
pana ce sunt capturati de un produs chimic injectat in tumoare. La acel
moment alfa-particulele sunt eliberate:

= R e P!

» Modurile de dezintegrare radioactjva discutate de mai jos sunt toate utilizate
in imagistica medicinii nucleara. In functie de modul de dezintegrare, o B-
particula este emisa sau capturatd si unul sau o pereche de gama-raze este
emisa in fiecare caz.

*  * Numdrul de masd este suma de numdarul de nucleoni, de exemplu,neutroni si protoni.

e # numdrul atomic este numdarul de protoni. lzotopi de elemente chimice au acelasi numar atomic (numar de
rotoni in nucleu), dar au numere diferite de masa (de a avea diferite numere de neutroni in nucleu).
xemple sunt 12C si 14C (6 protoni si 6, respectiv 8 neutroni). Izotopi diferiti ale acelueas element nu poate

avea acelagi numdr de masa, dar izotopi de elemente diferite, de multe ori nu au acelas numdr de masa.
Exemple sunt %Mo si 9°Tc, 14C (6 protoni si 8 neutroni) si N (7protonii si 7 neutronii),
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5.2.1.2 Emisie de electroni g-

« 1n acest proces, un neutron este transformat intr-un IX =

"‘Y+e'
proton si un electron (numit B - particula):

Z+1

n—pt+e. (:3)
» Deoarece numirul de protoni a crescut, acest process de transmutatie
corespunde la un pas la dreapta in tabelul Mendeleev.

« in unele cazuri, produsuyl-fiica rezultat al transmutirii precede pot fi inci
o stare metastabild #™Y. In acest caz, el se dezintegreaza mai departe cu o
anumita intarziere la un acord nuclear mult mai stabil, elibarand
surplusul de energie ca unul sau mai multi y-fotoni. Nucleoniii sunt
neschimbati, astfel incat nu exista nici 0 transmutatie suplimentara in
descompunere de la excitatii la starea normala.

« Deoarece beta-particule deteriorarea tesuturi si nu au valoarea de
diagnostic, preferinti in imagistica este data radionuclizilor metastabi, care
sunt surse pure de raze gama.

+ Cel mai important trasor de un singur foton, ®MTc, este un exemplu de

acest mod. T este un produs fiica metastabil de la M
jumdtate de viata =66 de ore). 9mTc se descompune fa 99]
(timp de injumatatire = 6 ore) prin emiterea unui foton de 14

keV. Timpul de injumatitire este timpul necesar pentru a se dezintegra la
umatate din cantitatea initiala.

SIFiS]




24.11.2020

5.2.1.3 Captura de electroni (EC-electron capture)

in esenti, un electron orbital este capturat si combinat cu un proton pentru a
produce un neutron:

AX+e = Ay
z z-

L (5.4)
pT+e —n

Retineti ci CE provoaca transmutare la vecinul cel mai spre stinga in
tabelul lui Mendelejev.

Un exemplu de un trasor de un singur foton de acest fel utilizat in
imagistica este '2°I, eu un timp de injumatdtire de 13 de ore.
Produsul-fiica emite energie suplimentard ¢a y - fotoni. Similar
cu B emisie poate fi metastabil, care se caracterizeaza printr-o degradare
intarziata.

5.2.1.4 Emisie de pozitroni (p + descompunere)

Un proton este transformat, in esentd. un neutron si 4 Av o o+

4 1 7X — 7 1\ +e
un pozitron (sau anti-electron): - (5.5)
pT—=n+e.

Dupi un timp foarte scurt (~1095s) si la cativa milimetri de site-ul siu de

origine, pozitronul loveste un electron si anihileaza (Figura 5.1).

511 keV Fig. 5.1 Reprezentarea schematici a
unei anihilari electron-pozitron.

Atunci cand un pozitron vine in
vecindatatea unei electron, cele doua
particule sunt convertite intr-0
pereche de fotoni,
511 keV fiecare de 511 keV, care calatoresc
in directii opuse.



Masa de doua fparti_cule este convertita in energie, care este emisa ca doi
fotoni. Aces ti fotoni sunt emisi in directii opuse.

Fiecare foton are o energie de 511 keV, care este masa de repaus a unui
electron sau pozitron. Acest principiu fizic este baza tomografiei cu
emisie de pozitroni (PET-positron emission tomograp \%

Un exemplu de emititor de positroni utilizat in imagistica este 18F, cu un
timp de injumatatire de 109 de minute.

Ca si in emisie de - si EC, nucleul-fiicd pot emite in continuare y-fotoni,
dar ei nu au scopuri diagnostice in PET.

Ca o reguli, atomi usori au tendinta de a emite pozitroni, si cele grele au
tendinta de a prefera alte moduri, dar exista si exceptii.

5.2.2. Statistici

fn imagistica medicinii nucleare, numirul de fotoni detectati este, in general,
mult mai mic decat in imagistica cu raze X. Prin urmare, zgomotul joaca rol
un mult mai important aicl, si procesul de imagistica este adesea considerat
pentru a fi stocastic.

Momentul exact la care un atom se descompune nu poate fi prezis. Tot ce se
stie este probabilitatea de degradare per unitate de timp, care este 0 constanta
dependenta de izotop e. Prin urmare, descompunerea pe unitatea de timp este

EO— v (58)

unde N (t) este numarul ae 1zotwpi radioactivi la momentul t de timp.
Rezolvarea acestei ecuatii diferentiale produce (a se vedea figura 5.2)

N(1) = N(t)e™ ™) = N(tg)e =07, (57)
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+ 1=1/a este constanta de timp de descompunere exponentiali. Notim ci
N (t) este valoarea asteptatia. In timpul unei masurari o valoare diferita
poate fi gasiti, deoarece procesul este statistic. Cu cat N este mai mare, o
mai buna estimare va fi. Utilizind ecuatia (5.7) si inlocuirea de citre t cu
half-life T,;, sit, cu O obtinem

1
N(Ty2) = N(0)e~T2/T = ZN(0)

1 (5.8)
=T/t = lnE =—1In2

Tyy2=r1ln2=0.697.

+ In functie de izotopi half:-life variazi intre fractiuni de secunde si a
miliarde de ani.
* Notim ca prezenta de radioactivitate in organism depinde nu numai de

dezintegrare radioactivd, dar, de asemenea, de excretie (eliminare)
biolo*icﬁ. Presupuniand o half-life biologica T, half-life efectiv T poate fi

calculata ca L
T T
« 1in prezent, unitatea de preferat de radioactivitate este Becquerel (Bq).

Curie (Ci) este unitatea de varsta.* Un Bq inseamnd un eveniment asteptat
per secundi si 1mCi=37 MBq (1 Ci=3,7 - 10%° Bqg).

« Doze tipice in imagistica sunt pe ordinea de 102 MBaq.

(5.9)




_ Gure () =
37.000,000.000 dsintegrations/second

The specific activity of lodine 131 is 4,600,000,000,000,000 Becquerel
in ONE gram (or 0.03502). This is enough to irradiate whole Germany
for 2,7 Months (full decay time).

Poate fi demonstrat ca probabilitatea de misurare n fotoni atunci ciand r
fotonii sunt de asteptat, este egal cu

—r..n

€

pr(n) = (5.10)

n!

Aceasta este 0 distributie Poisson, in care r este media numéarului de fotoni
asteptati si V r este abatere standard. r este de asemenea, o0 valoare cu cea
mai mare probabilitate. Prin urmare, raportul semnal-zgomot (SNR)

devine .
SNR = —= = Voo (5.11)

v

* Marie_si Pierre Curie si Antoine Becquerel a primit Premiul Nobel in 1903 pentru descoperirea lor de
radioactivitate in 1896

24.11.2020
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e Evident, SNR devine mai mare, cu mai masurdtori sunt mai multe
(indelungat).

+ Pentru un r mare, distributia Poisson poate fi bine aproximata printr-un
Gaussian cu aceeasi medie si deviatie standard. Pentru valori mici ale lui r,
distribuirea devine asimetrica, deoarece probabilitatea este intotdeauna
zero pentru valori negative.

5.3. Interactiunea de gama-fotoni si particule cu materia
5.3.1. Interactiunea particulelor cu materia

+ Particule, cum ar fi alfa- si beta- particule (a- si p-), interactioneaza cu
tesutului_prin pierderea de energie cinetica a lor de-a lungul unei
traiectorii drepte prin tesut (Figura 5.3).

+ Acest drum drept se numeste gama R. In tesuturi R, este pe ordinea de
0.01 la 0.1 mm, in timp ce Ry este de obicei 0 cativa milimetri.

Fig.5.3.

Loe2H Interactiunea de particule cu
@B . @B . o o By . Q_ 2= materia. Particulele sunt incetinite
. € . € . €’ de-a lungul o cale dreaptd in timp ce
se elibereazd energia lor cinetica.
kinetic energy kinetic energy | kinetic energy ||}

e >

R = range (straight track)
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5.3.2. Interactiunea fotonilory cu materia

. in contrast cu SPECT,

Ca si in imagistica X-ray, doud cele mai importante interactiuni foton-
electron (adicd, Impristierea Compton si absorbtie fotoelectricd) atenueaza
razele gamma emise.

Daca initial N (a) fotoni sunt emisi in punctul s = a de-a lungul s-axei,
numarul de fotoni N (d), in detector la pozitia s = d de-a lungul s-axel este

N(d) = N(a) e~ fi #ds | (5.12)

unde p este coeficientul de absorbtie liniard. Evident, atenuarea unui
foton depinde de pozitia s = a unde acesta este emis.

Notim ca acesta, de asemenea, depinde de tesutul atenuant si energia
fotonilor. De exemplu, pentru fotoni emisi de *"Tc (140 keV) media
adancimii de penetrare in apa este de aproximativ 4,5 cm

in PET, o pereche de fotoni de 511 keV fiecare trebuie si fie detectat.
Deoarece ambii fotoni calitoresc independent prin tesut, probabilitatea de
detectare trebuie sa fie multiplicate. Sa presupunem ca un detector este
pozitionat la s = d;, al doilea la s = d,, si un punct-sursa este situat las = a
undeva intre cele douii detectoare. Sa presupunem in continuare ca, in
timpul unei masuritori N(a) perechi de fotoni sunt emiti de-a lungul s-
axel. Numirul de perechi detectate, atunci este

 wods B s
atenuarea in PET este N(d, dy) = N(a)e™ iy 14 dsg= [ () d

identica pentru fiecare punct e ds i
de-a  lungul liniei  de = N(a)e "4 . (5.13)
proiectie.

24.11.2020
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5.4. Achizitiea datelor

Hardware-ul de detectare a fotonilor in medicina nucleari, difera in mod
considerabil de cea utilizata in CT. Intr-CT, un mare numir de fotoni trebuie
sa fie achizitionat intr-o foarte scurti masurare. In tomografie cu emisie de un
numar foarte mic de fotoni este dobandit intr-un_interval de timp mai lung.
Prin_bglfmare, detectoare de tomografie de emisie sunt optimizate pentru
sensibilitate.

5.4.1. Detectoare
5.4.1.1. Detectarea fotoni

Tuburi fotomultiplicatoare, cuplat la un cristal de scintilatie sunt inca foarte
frecvente astazi. Detectoare mai noi sunt fotodiode, cuplate la un scintilator, si
fotoconductori (adica, CZT), care transforma direct fotoni X-ray in o
conductivitate electrica.

Un cristal scintilatie absoarbe fotoni prin absorbtie fotoelectrici. Electronul
care rezulta cilitoresc prin crystal in timp ce distribuie energia cinetica peste
cateva mii de electroni in cioeniri multiple. Acesti electroni elibereazi energia
lor in formi de un foton de cativa electron-voti. Aceste fotoni sunt VIZIgIh
pentru ochiul uman, ceea ce explica termenul de "scintilatie."

Deoarece coeficientul de atenuare liniard creste cu numarul atomic Z (a se
vedea ecuatia (2.12)), cristalul de scintilatie trebuie s aibd un mare Z. De
asemenea, 0 mai mare energia fotonica, mal mare ar trebui sa fie Z, deoarece
probabilitatea de interactiune descreste cu cresterea de energie.

24.11.2020
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signal

La imagistica cu un singur foton, trasor %™Tc (tecnetiu) este folosit cel mai des.

Acesta are o energie de 140 keV, si gamma camera de performanti este de

multe ori optimizata pentru aceasta energie.

Evident, camere PET trebuie si fie optimizat pentru 511 keV. Multe

scintilatoare exista si cercetare ampla de scintilatoare noi este incd in

desfasurarepe.

Cristalele, care sunt cele mai des folosite astizi sunt Nal (TI) de fotoni unici
(140 KkeV), in gama camera si SPECT si BGO (bismut germanate), GSO

(gadoliniu silicat) si LSO (lutetium oxyorthosilicate) pentru fotoni de anihilare

(511 keV) din PET.

Un tub fotomultiplicator (PMT-photomultiplier tube), este format dintr-un

fotocatod pe partea de sus, urmat de o cascada de dinode (Figura 5.4

|' T T

PMT este lipit de cristal. Pentru ca fotoni
de lumina ar trebui sa atinga la fotocatod
de PMT, cristalul _trebuie si fie
transparente pentru fotoni vizibili.

Energia de fotoni ce lovesc fotocatodul
elibereaza unii electroni de la catod. Acesti
electroni_sunt apoi accelerati spre anodsul
pozitiv din apropiere. Ei ajung cu energie
mai mare (diferenta de tensiune X
sarcina), activind electroni suplimentari.
Deoarece tensiunea devine sistematic mai
mare pentru aneod ulterior, numarul de
electroni creste in fiecare etapa, producand
in cele din urma un semnal masurabil.

Fig. 5.4 . Fotomultiplicator. Std_nga:
sistem electric. Dreapta: fotoni de
scimilafie din cristal initiazd un
curent electric la dynode, care este

in etapele ull e

signal

el i

I+ I+ I+ I+ 1+

i

\ K

Deoarece multiplicarea in fiecare etapia este constanta, semnalul final este

proportional cu numirul de fotoni de sci

ntilatie, care, la riandul siu este

proportionald cu energia de fotoni orig

nali. Prin urmare, y-foton este

detectat, si energia poate fi, de asemenea, misurata.

24.11.2020
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5.4.1.2. Colimarea

In radiografie si X-ray tomografie, pozitia sursei punctiforme este cunoscuta si
fiecare foton detectat ofera informatii despre o linie care conecteaza sursa cu
punctul de detectare. Aceasta se numeste linie de proiectie. In medicina
nucleara, sursa are o distributie spatiala necunoscuta. Cu exceptia cazului
cazului cand o careva colimare se aplica, fotonii detectati nu contin informatii
despre aceasti distributie.

La o detectare singur-foton (SPECT), colimarea este efectuata de un colimator
mecanic, care este in esenti 0 placa groasa de plumb, cu gauri mici (Figura 5.5

@) IR
Fig. 5.5 . Principiul de colimarea la
itera (a) SPECT si (b) PET. In
SPECT colimarea se
Jface cu colimatoarele mecanice, in
> timp ce in PET perechi de fotoni

sunt detectate de citre

circuite electronice de coincidenti ce
conecteazd perechi de detectoare.

(@) (]

e

(@) (]

Placa de metal absoarbe toti fotonii care nu se propaga paralel cu axa de giuri.
Evident, cei mai multi fotoni sunt absorbiti, si aceasta abordare sufera de
sensibilitate.

in PET, colimarea mecanici nu este necesari. Ambii fotoni sunt detectati cu un
circuit electronic de coincidenta (Figura 5.5 (b)), si pentru ca fotonii se propaga
in directii opuse, originea lor trebuie sa fie de-a lungul liniei care leaga punctele
de detectare. Aceasti tehnica se numeste “detectare de coincidentd” sau "'
colimarea electronica".

24.11.2020
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* Desi in PET doi fotoni in loc de unul trebuie si reziste procesului de absorbtie,
sensibilitatea la PET este mai mare decit cea a sistemelor de formare a
irraqigii single-foton, deoarece nu sunt absorbiti fotoni de un colimator de
plumb.

» In rezumat, atat in PET si SPECT, informatie despre linii este achizitionata.
Casiin CT, aceste linii de proiectie sunt utilizate ca intrare pentru algoritm de
reconstructie. Figura 5.6 prezinta un exemplu de date brute, care poate fi
organizate ca proiectii sau sinograme.

b bad ki
a5e - >
R 5 )

- ¥ v

o &

o

I " -

(a) o (b)

Fig. 5.7. Date brute PET organizate ca proiectii (a) si ca o sinograma (b).

De obicei, existi cdteva sute de proiectii, una pentru fiecare unghi de proiectie, si aproximativ o sut de sinograme, una pentru fiecare
felie prin corpul pacientului. (Prin amabilitatea de Departamentul de Medicina nucleard.)

5.4.1.3. Pozitie foton

« Pentru a creste sensibilitatea, zona de detectare din jurul pacientul ar
trebui sa fie cat mai mare posibila. Un detector mai mare poate fi construit
prin acoperirea o parte a unui sm8ur cristal mare (de exemplu, 50 X 40 X
1 cm), cu 0 matrice densa (30 la 70) de PMTs - photomultiplier tube (cétiva
centimetri latime fiecare).

» Fotoni de lumina de la o scintilatie unica sunt preluati de multiple PMTs.
Energia este ca apoi masurati ca suma de toate iesirile PMT. Pozitia (X, y),
unde fotonul loveste detectorul este recuperata ca

_ xS _ XayiSi 5.14
I_E.Si‘ }_Z:‘Sf’ (514
» unde i este indicele PMT, (X;, y;), pozitia PMT, si S; integrala iesirilor PMT
pe durata scintilatiei. In acest caz, rezolutia spatiala este limitatd de
fluctuatiile statistice la iesirea PMT.
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intr-un design de cristal mare unic, toate PMT contribuie la detectarea
unei scintilatii unice. Prin urmare, doi fotoni ce se lovese de eristal produe
simultan o pezitie si_energie incorecta. Prin _urmare, rata de numarare

maxima este limitata de timpul de stingere a eveniment scintilatie.

m x 50mm),
' < e la aceasta
roblema. Diferite_module functioneazi in paralel, in acest fel obtinand
rate mult mai mari de numairare decat design de un singur cristal.

Detectoare de PET de obicei folosesc module separate de cristal in timp ce in
SPECT, unde ratele de numarare sunt de obicel mai mici decat in PET, cele
mai multe detectoare constau dintr-un singur cristal mare. Mai multe detali
sunt prezentate in sectiunea privind echipament de mai jos.

5.4.2. Numarul de fotoni detectati

Sa presupunem o distributie spatiali a activitatii de marcator A (s) de-a lungul
s-axa. In ecuatia (5.12) si (5_.1_35_), N(a) trebuie sa se inlocuieasca apoi cu A(s)ds si
sa fie integrat de-a lungul liniel proiectie s. Pentru SPECT, vom obtine

e I e d
N(d) = M(s)e” s ds,
(d) [_x r(s)e $ (5.15)

st pentru PET N(d),dy) = e~ -{';112 P9 ds f—x 2 (s)ds. (5.16)
in PET atenuarea este identici pentru fiecare
liniei. Prin urmare, proiectiile masurate sunt o simpla scalare a proiectiilor
neatenuate.

In SPECT, cu toate acestea, atenuarea este dependenta de pozitie, si nu exista
nicio legaturia simpla intre proiectiile atenuati si neatenuate. Reconstructia de
imagine prin urmare, este mult mai dificili in SPECT decéit la PET, cum se va
explica mai jos.

24.11.2020
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* http://sites.sinauer.com/neuroscience5e/anim
ations01.02.html

* https://learninglink.oup.com/access/content/
neuroscience-sixth-edition-student-
resources/animation-1-2

Coincidence
Processing Unit

Scintillator

Photamultiplier

Crystals % ¢
Sinogram/
Detector Listmade Data

Rings

Detector Block

Image Reconstruction

5.5. Imagistica

5.5.1. Imagistica planara

Imaginile sunt pur si simplu date de proiectie de un singur foton brut. Astfel,
lzlise(i%I)’gz pixel corespunde proiectiei de-a lungul unei linii s (a se vedea ecuatia.
Valoarea gri este proportionalia cu valoarea totald a activitatii atenuate de-a
lungul acelei linil. Intr-o anumitd masurd, 0 imagine de plan poate fi
comparati cu 0 X-ray imagine, deoarece toata informatia despre adancime
este pierduta. Figura 5.7 prezinta 0 Imagine anterioara si posterioara a
intregului corp (99mTc-MDP) dobandite cu 0 camera gama dublu-cap.

- +o0 -d
P -, N(d) =j R(s)e™ /s HEIE g,
o -
T il . » -
. . Fig. 5.7. Studiu 99mTc-MDP,
. - ’u . dobandite cu o camerd gama dual-
Q cap. Dimensiunea detector este de
& 7 aproximativ 40 X 50 cm, si
» . imaginile intregului corp sunt
obtinute cu miscarea lentd a 'natului
pacientului. MDP se ain
» » > os, rezultind imagini de os cu
\ metabolism crescut. Ca rezultat al
Li - - atenudrii, coloana vertebrali este
4 é . - mai vizibila de jos, imaginea
- 3 posterioard. (Amabilitatea de
* ARPREE: Departamentul de Medicind
’ £ . nucleard.)

24.11.2020
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5.5.2. Reconstructia Fourier si backproiektion filtrata

Sa presupunem o distributie spatiala a activitatii de trasor A(e) de-a lungul s-
axa. Prin urmare, numarul de fotoni detectati pentru SPECT este dat de
ecuatia. (5.15) si pentru PET de relatia. (5.16).

e I u(e) de
N(d) = rs)e [ O g
(d) f_x Als)e d (5.15)

N(d d)—e_-‘;;tll“(s’ds x‘(s)ds
mdn @l = o : (5.16)

in ambele ecuatii, existii un tactor de atenuare care impiedica aplicarea directi
de reconstructie Fourier sau backprojection filtrata (care sunt foarte de succes
in CT). De exemBIu, la 140 keV, la fiecare 5 cm de tesut absoarbe aproximativ
50% din fotoni. Prin urmare, in scopul de a aplica teorema de proiectie, acest
efect de atenuare trebuie si fie corectat.

» sipentru PET

+ fin capitolul 3 la CT, am vizut deja cum se misoarsi si se calculeazi coeficientul

de atenuare liniara p, printr-o scanare de transmisie. In vederea de a méasura
atenuarea, 0 sursi radioactivd externi care se roteste in jurul pacientului
poate fi folosita. Sistemul SPECT sau PET efectueazi astfel masurare de
transmisie la fel ca un scanner CT. Daca sursa externa in pozitia d, emite N,
fotoni de-a lungul s-axel, fractiunea detectatii de fotoni de la cealalta parte a
pacientului in pozitia d,este

rd2 . ftx 7 ~dy R
N(dy, dy) = e_"”l u(s)d:f 5.(s) ds. N (dz) —e -'d[ H(S)da. (518)

-2 Ny

Aceasta este exact factorul de atenuare pentru PET fin ecuatia (5.16). Aceasta
inseamna ci O corectie pentru atenuare in PET poate fi efectuatd prin

inmultirea mésuririi de emisie N(d,, d,), cu factorul Ny/N(d,). Prin urmare

reconstructia Fourier sau backprojection filtrata pot fi aplicate.

24.11.2020
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« Pentru SPECT, cu toate acestea, acest lucru nu este posibil. in literatura de
specialitate s-a aratat ca, in anumite conditii, teorema de proiectie poate fi
utilizata in continuare (adica, dacd atenuarea se presupune a fi 0 constanta
cunoscuti intr-un contur convex al corpului (cum ar fi capul)).

» Adesea, un contur just al corpului poate fi obtinut prin segmentarea imaginii
reconstruite obtinuta fiara corectie de atenuare. O solutie alternativi este de a
folosi reconstructia iterativa, asa cum se discutata mali jos.

« Totusi, in practica clinica, atenuarea este de multe ori pur si simplu ignorata,
si_backprojection filtratd este direct aplicata. Acest lucru duce la artefacte
severe de reconstructie. Cu toate acestea, se pare ci aceste imagini inca mai

ofera informatii foarte valoroase de diagnostic pentru un medic cu experienta.

5.5.4. Reconstructia 3D

« In SPECT cu colimarea cu giuri paralele si in PET 2D problema
reconstructiei este de doua dimensiuni, si metodele de mai sus pot fi aplicate in
mod direct. Cu toate acestea, exista configuratii de achizitie care nu permit
problema de a fi redusi la 0 reconstructie felie-de-felie, fira aproximari.

» Sunt geometrii diferite ale colimatoarelor mecanice in SPECT. Un
exemplu este colimatorul con-fascicul. El are un singur punct focal. Prin
urmare, toate liniile de proiectie care sosesc la detector 2D se intersecteazi
in acest Igunct, si reconstructia exacti de la date con-fascicul necesiti
metode 3D adevarate.

» In PET 3D toate liniile posibile de proiectie, care intersecteaz:i suprafata
detector (linii de coincidenta) sunt R)Iosite, atat cele paralele cét si oblice
pe planul transaxial. Aceasta achizitie 3D are avantajul c¢a mai multe date
sunt obtinute de la fiecare pixel radioactiv, reduciand astfel zgomotul.

« In aceste cazuri, programul de reconstructie trebuie sa calculeze intregul
volum folosind toate datele simultan. Acest lucru este adesea numit
reconstructie 3D adeviarata. Trei metode utilizate in prezent de reconstructie
3D sunt discutate mai jos.
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5.7. Echipament

5.7.1. Gamma camera si scanerul SPECT

24.11.2020

Cele mai multe camere gamma utilizeaza unul sau mai multe cristale mari de

Nal (TI) (Figura 5.11).

Un colimator de plumb este pozitionat in fata cristalului. Acesta colimeaza si

de asemenea protejeaza cristalul fragil si foarte scump. Notim, cu toate
acestea, ca colimatorul este fragil, de asemenea, si septa (Perete despartitor

intre doui cavititi) subtire de plumb este usor deformat.

La cealalta parte a cristalului, o serie de
PMTs este de obicei atasat la acesta.
Electronica din partea frontala
interfateazi aceastd matrice PMT la
calculator (Figura 5.12).

Pentru SPECT  detectoarele sunt
montate pe un portal flexibil (Figura
5.11), deoarece el trebuie sa se roteasci
e cel putin 180 ° in jurul pacientului.
n_plus, detectoarele trebuie sa fie
proape de pacient cat este posibil,
eoarece rezolutia spatiala scade cu
istanta de la colimator.

o0 |

https://www.youtube.com/watch?v=I0re3ncCkvM

Fig. 5,116(;) Gamma camera si
scaner SPECT i ¢ t
cristal de dimensiuni mari. (b)
Sistemul cu trei capete detectoare. In
cazul in care Camera gama se
roteste in jurul pacientului aceasta
se comporta ca un scaner SPECT.
Astazt, diferenta dintre unitdtile
gamma si sisteme SPECT, prin
urmare, devenit destul de artificiale.
(Prin amabilitatea de Departamentul
de Medicina Nucleara.)

cu doud detectoare de

PMT array

Fig. 5.12. Reprezentarea schematici
a unei camere gamma cu un cristal
unic mare de scintilatie (52 X 37
cm) si colimator cu orificii paralele.
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« Evident, sensi

bilitatea estémproportionali'la numairul de capete detectoare, si

timpul de dobandire (achizisie) poate fi redus cu cresterea numarului de

capete detectoare. Pentru unele examene, partea organismului este prea mare

pentru a fi masurat intr-o singura scanare. Similar cu CT, calculatorul atunci

controleaza m
¢ O camera nu

asa, si trece incet pacientul pentru a scana volum complet.
poate detecta mai mult de un foton la un timp, deoarece toate

PMT contribuie impreuna la faptul de unica detectare. De la iesirila PMT,

electronica front-end calculeazi patru valori, de obicei numite X, y, z, si t.

» (X, y)sunt

coordonatele pozitiei. Ele sunt calculate folosind ecuatia (5.14).

> z este 0 masura a energiei fotonice si este calculatii ca X;S;. Deoarece 0
iesirea PMT este un impuls cu o durati de citeva sute de nanosecunde, Si
este integrarea de acest puls d-a lungul timpului:

S = ft: si(t)ydr.

Energia z de fotoni detectati este comparati cu o fereastrd de

energie [z, Z,,.,]. care depinde de pe trasorul utilizat.

Daca

7> 7. d0i sau mai multi fotoni se lovesc de cristal simultan,

incurcan

d calculul de (x. V).

Daca z <z, fotonul este 0 urmare a imprastierii Compton si

trebuie e

iminat. Unji marcatori emit fotoni la doui sau cateva varfuri

diferite de energie. In acest caz, ferestrele de mai multe energii sunt

folosite.

>t este timpul de detectare si se

calculeaza
integrarea

~ — t
ca momentul in care i [, sitnde
ajunge la o fractiune

predefiniti de z.

24.11.2020
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5.7.2. Scanere PET

Majoritatea camerelor PET (Figura
5.13) constau dintr-un inel complet
(diametru = 1 m) din module de cristal
BGO, GSO sau LSO.

In PET, nici 0 rotatie de detector nu
este, prin urmare, necesara.

Miscare de masi, cu toate acestea, pot
fi_in continuare necesara si este
comparabili cu cea a unei camere
gamma.

Fig. 5/13. Scaner PET. O masd mobild muta pacientul prin orificiu circular in portal.
Designul exterior este similar

celui de un scaner CT si intr-o oarecare masurd cu cel a unui scaner RMN. (Prin
amabilitatea de Departamentul de Medicina Nucleara.)

Detectoarele sunt de obicei crisale scintilatoare mici, (de exemplu, 4 mm X
4 mm), lipite impreuni in matrice modulare 2D (de exemplu, 13 X 13) si
conectat la PMT (de exemplu, 2 X 2, cativa centimetri litime fiecare).
Aceste module sunt ambalate pe un inel in jurul campului de vedere.

Un scaner PET poate contine mai multe inele de module vecine, in acest fel
crescind cAmpul de vedere axial.

De exemplu, trei inele de 13 X 4 mm fiecare produc un FOV axial de
aproximativ 16 cm.

Four 1" Souare
Photornultidier Tukes
'Y

~——BGO Crystal Block,
savedinto B4 segments,
each Gmm square
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coincidence events

Calculul coordonatelor de cristal (x, y), energiei z si timpului t este
comparabild cu cea pentru un detector cu un singur cristal mare, dar se
limiteaza la un singur modul. In acest mod fotoni multipli pot fi detectati la
acelasi timp, de module de crystal diferite.

Momentul detectirii t este determinat cu o precizie in gama de la 1 la 10 ns (in
1 ns, lumina calatoreste aproximativ 30 cm), care este scurt fata de constanti
de degradare de scintilatie* (300 ns pentru BGO, 30-60 ns pentru GSO si de 40
ns pentru LSO; 230 ns pentru Nal (TI), in SPECT). Evemmente%e sunt
aruncate numai in cazul in care un singur foion este detectat sau in cazul in care
mai mult de doi fotoni lovesc camera intr-un interval de incertitudine.

De exemplu, dacd doui perechi de fotoni ajung simultan (de exemplu, in
cadrul coincidentei rezolutiei de timp) la patru module diferite, ele sunt
respinse.

Notam ca, in cazul in care doi fotoni sunt detectati de cétre acelasi modul, in
intervalul de degradare scintilatie, ei sunt, de asemenea, respinsi. Aceasta

ultima situatie, Cu toate acestea, nu se intampla frecvent, din cauza sumei
mari module de cristal.

1 -detector ring, 2 - patient, 3 - moving table

1 - scintillation crystal, 2 -lightgui

24.11.2020
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O problemid importanti este prezenta
asa-numitului randoms. Randoms sunt
perechi _de fotoni, care nu provin de la
aceiasi_pozitroni, dar cu toate acestea,
lovesc camera in interval scurt de timp pe
parcursul caruia circuitul electronic de
detectare considera acest lucru ca pe o
coincidenta (= 1-10 ns). Probabilitatea de
randoms creste, Ccu patratul de
radioactivitate si nu pot fi ignorate.
Numairul de randoms poate fi estimat cu
tehnica fereastra intarziati, prezentat
schematic in figura 5.14.

delay

detection

Fig. 5.14. Reprezentarea schematicd a unui
random gi detectarea sa. Unul dintre cei doi
fotoni este detectat, cu un timp mic

intdrziere.

Camera contorizeazd numarul de perechi de fotoni detectati care sunt

obtinute cu 0 intirziere minima. Acest timp de intarziere scurt este ales
suficient de mare pentru a garanta ca cei doi fotoni nu apartin la 0 anihilare

singura. Acest numéir de randoms garantate poate fi considerat independent
de intarziere de timp. Prin urmare, aceeasi cantitate de randoms se poate
presupune si apari in timpul misuririi de perechi de anihilare adevirate si
trebuie sa fie scazute, in scopul de a calcula coincidente adevarate.

* constanta de timp ce presupune descompunere exponentiali, de exemplu, mome ntul candintensitatea luminii a revenit la

e-1din valoarea sa maxima.

True Coincidence

Random Coincidence

Scallered Coincidence

4
FIGURE 22. |llustration of the four main coincidence event types. A: True coincidence.
Both annihilation photons escape the body and are recorded by a pair of detectors. B:
Scattered coincidence. One or both of the two annihilation photons interacts in the
body prior to detection. This results in a mispositioning of the event. C: Random co-
incidence: A coincidence is generated by two photons originating from two separate
annihilations. These events form a background in the data that needs to be subtracted.
D: Multiple caincidence: Three or more pholons are delected simultaneously. Due to
the ambiguity of where to position the events, these normally are discarded. (Reprinted
from Physics in Nuclear Medicine, 2nd ed, Cherry SR, Sorenson JA, Phelps ME, W.B.
Saunders, New York 1986, with permission from Elsevier.)
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Camere mai vechi PET sunt de obicei echipate cu septuri escamotabilee
(a se vedea figura 5.15 (a)). Cand septuri sunt in domeniul de vedere,
aparatul functioneazi in asa-numitul "2D-mode", si detectorul este
considerat sa fie o concatenare de inele independente. Numai Liniile de
proiectie in cadrul planurilor paralele pot fi acceptate, cum septuri
absorb fotonii cu traiectorii oblice.

Sisteme recent i
sunt acceptate (a se vedea fig . . Reconstructie de la aceste
date necesita algoritmi de reconstructie 3D adevirati.

Fig. 5.15. Reprezentarea schematici
a unui inel de detector PET taiat in
Jumatate. (a) Atunci cind septuri
sunt in domeniul de vedere, camera
poate fi considerati ca o serie de
sisteme separate 2D. (b) Retragerea
de septuri creste numarul de linii de
proiectie i, prin urmare
sensibilitatea sistemului, dar
reconstructia 3D adevirata este
necesard..

1D sct of paralle!
ojections

2D set of parallel
projections
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5.7.3. Sisteme hibride

Sistemele PET si SPECT pot fi combinate cu un sistem CT sau chiar de MR.
Printre aceste combinatii sistemul PET / CT (figura 5.16) este in prezent cele
mai popular si a devenit destul de comun in practica clinica. In_acest caz,
imaginea CT este folositd pentru corectarea atenuare.

biograph_

Fig. 5.16. Un CT si un sistem de PET sunt _Ie%lte si integrate intr-un singur portal si partajeayd un pat
comun de pacient. Doud scanere-hibrid PET / CT sunt ﬁrezentate aici. (Prin amabilitatea de

Departamentul de Medicina Nucleara.)

O problemi potentiala este neconcordanta intre imaginea de inregistrare si
imaginea de emisie din cauza miscare pacient in timpul examinarii de lunga
duratd (0 jumitate de ora si mai mult). Inregistriri nonrigide pot oferi o
solutie (a se vedea Capitolul 7), dar ea nu este simpla.

O alta problema tehnica este cauzata de dependenta de energei a coeficientului
de atenuare liniar. In PET, de exemplu, energia fotonica este de 511 keV in
timp ce o sursi de raze X in CT transmite un spectru de energie, Cu 0 maxima
de energie definita de tensiunea tubului. De exemplu, un tub cu o tensiune de
140 kV produce X-ray fotoni de 140 keV .

Pentru a calcula coeficientul de atenuare pentru imaginea de emisie, spectrul
de energie X-ray este de obicei aproximata printr-o singuri medie sau energie
efectiva. De exemplu, e/entru un voltag de 140 kV energia maxima de fotoni de
raze X de este 140 keV si energiea efectiva se presupune a fi de 70 keV. Mai
mult, relatia coeficientul de atenuare la 70 keV si 511 keV la se presupune ca
pentru a fi portiuni liniare (Figura 5.17).

020

Fig. 5.17 Relatie aproximativi intre
Coeficientul de atenuare liniara in
CT, care func[igréglgzé la 140 kV, si

o
@0

Spectrul de energie de fotoni X-ray
este aproximat printr-o singura
energie efectiva in domeniul de 70
keV. nergia fotonilor PET este
511 keV. Tesut se presupune a fi un
amestec, fie liniar de aer §i apd, sau
apa si oase. Rezultatul este o functie
0.00 L1 01914 0.4350 de conversie pe portiuni liniare.

X . i

0.0 0.1 0.2 0.3 0.4 0.5
CT attenuation (cm™")

=
o

PET attenuation {(cm ')
o
o
o
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Towards omni-tomography--grand fusion of multiple
modalities for simultaneous interior tomography.

(@) (b)

Towards omni-tomography--grand fusion of multiple
modalities for simultaneous interior tomography.

Ring-shaped design for omni-
tomography.(a) A 3D rendering of the
top-level design, (b) a partial rendering,
(c) an in-plane view, and (d) a through-
plane view. There are two static rings and
one rotating ring for omni-tomography.
While the red C-arm is a permanent
magnet and the yellow outer ring
contains PET crystals, the blue ring
supports a CT tube, a CT detector and a
pair of SPECT camera. The blue CT-SPECT
ring is on a green slip ring (like a large ball
bearing) as the interface for power and
data. The CT-SPECT ring, the slip-ring, and
the PET ring all go through the magnetic
poles.

24.11.2020
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Towards omni-tomography--grand fusion of multiple

FORE
AWOSEM

E

modalities for simultaneous interior tomography.

Image of a 66 years old male patient
with history of head-and-neck
cancer. In addition to 18FDG uptake
in lung malignancy, intense uptake is
seen on PET scan (a) in

midline, anterior and inferior to
bladder. Note also presence of lung
lesion (arrowhead) due to primary
lung cancer. 99mTc bone scan

(b) subsequently confirmed that
uptake was due to metastatic

bone disease. PET/CT scan (c)
directly localized uptake to pubic
ramus (arrowed). (Reproduced from
Ref. 2, with permission of the
Society of Nuclear Medicine Inc.)

Fusion

PET/CT performed using Philips' Gemini TF identifi es lymphoma in a pelvic lymph node. (Provided by Philips Medical Systems)

24.11.2020
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https://www.youtube.com/watch?v=uLNazQth
Gke

5.9 Efectele biologice si siguranta

Din pacate, moleculele” trasor nu sunt complet specifici pentru functia de
investigat si sunt acumulagi in alte organe, cum ar fi ficatul, rinichii si vezica
urinare.

in plus, produsele radioactive nu dispar imediat dupa procedura imagisticii, dar
ramin in_organism_pentru ore sau zile dupa ce examenul clinic este terminat.
Cantitatea de radioactivitate in organism scade in timp din cauza a doui
efecte.

» Dezintegrarii radioactivi. Aceasta degradare este exponentiald. Fiecare
jumatate de viata, radioactivitatea scade cu un factor de doi.

» Excretie biologicd. Mulfi marcatori sunt metabolizati, si excretia biologica
este adesea semnificativa, comparativ cu dezintegrarea radioactiva. Acesta
poate fi intensificatd cu medicamente. Acest lucru inseamna ca, de
asemenea, ca vezica urinari primeste 0 doza de radiatii mare, care poate fi
ridicatd cu mai mult de 50% din doza efectiva a pacientului.

Expunerea la radiatii a unui organ special, este o functie de activitatea in

intregul corp. Software de simulare exista, care se bazeazi pe modelele
corpului uman (de exemplu, modelul MIRD-medical internal radiation
dosimetry (dozimetria radiatiilor interne medicale), a Societatii de Medicina
Nucleara.

Concentratiile initiale de trasor, acumularea de trasor si timpul de excretie
trebuie sa fie introduse in simulator, care calculeaza apoi de incarcare cu
radiatii de cétre fiecare organ si derivad doza eficace in milisievert. Pentru
datele de intrare, valori tipice pot fi utilizate. Aceste valori pot fi definite prin
scanarea in mod repetat a unui obiect injectat pind cind radioactivitatea
devine neglijabila.

24.11.2020
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Dozele tipice pentru un numir mare de marcatori sunt publicate de citre
Comisia_Internationald de Securitate Radiologicd (ICRP- International
Commission on Radiological Protection). De exemplu, doze eficace pentru
pacient la un studiu pulmonar sunt de 0,1 0.5mSy, tiroida 0.4-0.7 mSyv, o0s 1.3
mSyv, miocard in _jurul valorii de 5 mSy, si tumorile sunt studiate cu FDG in
jurul valorii de 6 mSv si galiu 13.0 mSv. Aproximativ vorbind, ele au acela
ordin_de magnitudine ca si dozele eficace pentru imagistica radiografica de
iagnostic sau CT.

Pentru anturajul pacientului, de exemplu, personalul din departamentul de
medicinid nucleara, este important sa se ia in considerare faptul ca doza de
radiatie scade cu patratul distantei de la sursi si creste cu timpul de expunere.
Prin urmare, se recomanda ca personalul medical sa stea la 0 anumiti distanta
de la sursele radioactive, inclusiv de la pacient. Contaminarea de marcatori
trebuie sa fie evitata.

5.10 Asteptarile viitoare

Desi imbunatitirile tehnice continue pot fi de asteptat (TOF imbunatatite si
sisteme hibride, detectoare noi, indepartarea de artefacte de miscare, etc)
progresul va fi de stimulat in deosebi de dezvoltarea de noi generatii de
marcatori.

Mai multe indicatii clinice vor fi create de etichetarea cu noi compusi cu
marcatori PET. Existi 0 clard schimbare de la marcatori aspecifici, cum ar fi
FDG la biomarkeri mai specifici care se leaga de receptorii specifici.

Existi, de asemenea, un nou potential pentru terapie cu trasori radioactivi, in
special _pentru tratamentul de boli hematologice prin _intermediul
radioimunotherapiei cu anticorpi etichetati.

Imagistica medicala in continuare se indreapti spre vizualizarea proceselor
biologice la nivel celular.

in acest fel functiile celulare si cai moleculare (molecular pathways) in vivo
pot fi studiate, cum ar fi imagistica de reglementare gene, interactiunile
proteine-proteine si urmirire stem de celula.

Aceasta disciplind noui, care combina imagistica cu biologie moleculara, este
numit imagistica meleculard. Ea muti accentul de la imagistica de anatomie si
functia de organe catre Imagistica comportamentulul si interactiunea de
molecule. Detectarea precoce a bolii, si urmarirea de terapie genica sunt
printre aplicatiile viitoare.
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Figura 5.26 prezinta principiile de bazi, a imagisticii de expresie a genelor in

Vivo. Desi aceasta evolutie nu se limiteaza la medicina nucleara, tomografie cu
emisie teoretic are cel mai mare potential de a cauza o varietate de marcatori,

care pot fi dezvoltati.
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Fig. 5.26. Principiul de imagistica
moleculara. O gena reporter este
atasat la o gena de interes pentru a
crea o fuziune de gena, care este
copiatd (transcrisa) intr-un molecula
mesager RNA (mMRNA). mRNA se
muta de la nucleul la citoplasma
unde codul sau este folosit in timpul
sinteza de o proteing (traducere
mRNA in proteine). In functie de
natura de gena-reporter proteina de
fuziune este o proteina reporter care
este fluorescenti (produce lumina),
captureaza fier (vizibil in MRI) sau
interacfioneazd cu un trasor
radioactiv (vizibil in SPECT sau
PET). (Amabilitatea de
Prof. C. Deroose, Departamentul de
Medicina Nucleara.)

« Astazi, cele mai multe dintre aceste tehnici sunt subiecte de cercetare
fundamentalia. Sisteme adaptate au a fost dezvoltate pentru imagistica
animalelor mici, cum ar fi soareci si sobolani, in vivo. Din cauza dimensiunii
lor mici, aceste scanere sunt de obicei etichetate cu prefixul ""micro*.(micro-

PET/SPECT/CT/MRI/US).
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