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Ozet

Pozitron Emisyon Tomografi (PET) goriintlileme, pozitro-
nun (B*) elektronla (e7) karsilasmasi sonucunda olusarak zit
dogrultuda yayilan 511 keV enerijili anhilasyon fotonlarinin
deteksiyonuna dayanan bir ydntemdir. Ginimuzde mevcut
PET radyoniiklidleri fiziksel yarilanma streleri 2 sn ile 110
dakika arasinda degisen ticari kullanimi olan Karbon-11
(""C), Flor-18 ('®F) ve Galyum-68 (®Ga) gibi ajanlardir. PET
gorintilerinde sintigrafik ayinm ve atenlasyon dizeltimi
icin Bilgisayarli Tomografi (BT) gortntulerinden yararlanilir.
Lutesyum Silikat Oksit (LSO) ve Lutesyum Yittrium Silikat
Oksit (LYSO) detektor materyalli cihazlara Time of Flight
(TOF) teknolojisinin girmesi ile birlikte PET gérintilerinin
kalitesi ve lezyon ayirmi iyilesmistir. Pozitron Emisyon
Tomografi/Bilgisayarli Tomografi (PET/BT) tetkiki yapilan
hastalarda absorbe radyasyon dozu 15-25 mSv kalinan
radyasyon dozlari misaade edilen yillik limitleri asmamak-
tadir.

Anahtar kelimeler: BT fizigi, radyofarmasoétik, PET detektor-
leri, TOF-PET teknoloji, radyasyon dozu

Abstract

Positron emission tomography (PET) is an imaging modal-
ity based on an annihilation interaction between a positron
(B*) and an electron (e’), which in turn produces two inverse
annihilation photons with 511 keV of energy. Nowadays,
commercially available radionuclides with a short half-life
ranging from 2 s to 110 min, such as "'C, '®F, and ®Ga, are
used for a PET scan. Computed tomography (CT) data are
used to perform attenuation correction and lesion discrimi-
nation over PET images. Adding TOF technology to the LSO-
and LYSO-equipped PET systems impressively enhances
the image quality and distinction of lesions in new genera-
tion scanners. A PET/CT scan generally leads to impart an
absorbed dose of 15-25 mSv for each patient. On the other
hand, the technicians who are using PET are exposed to
radiation within the annual permitted limits.

Keywords: PET/CT physics, radiopharmaceutical, PET
detectors, TOF-PET technology, radiation dose

GIiRIiS

Pozitron Emisyon Tomografisi (PET) 511 keV eneriili
anhilasyon fotonlarinin deteksiyonu prensibine dayanan
modern bir nikleer tip gorintileme teknigidir. PET
diger goéruntileme sistemlerine goére klinisyenlere sayi-
siz avantajlar sunar. Bu teknikte vicuttaki biyolojik bir
fonksiyonun molekiler gériintilemesi yapilmaktadir. Bu
nedenle PET goérintulerinin sensitivitesi diger gorinttle-
me tekniklerinden daha ylksektir. Goérliintileme amacli
kullanilan radyofarmasétiklerin hedef organda mak-
simum dlizeyde, diger organlarda minimum diizeyde
tutulmasi beklenir. Bu nedenle radyofarmasaétigin yogun
olarak tutuldugu viicut bolgelerinin disindaki diger bol-
gelerde sintigrafik ayinm zorlasir. Bununla birlikte radyo-
farmasétigin yogun olarak tutuldugu bdélgelerin de cogu
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kez anatomik ayimi yapillamaz. PET gd&rintilerinin
yorumlanmasinda bilgisayarli tomografi (BT) gériintile-
rinden yararlanilir. Bu amagla, ayni kesite ait PET ve BT
goruntlleri cakistirlarak (flizyon) PET gdéruntulerindeki
dogru bilginin kaynagina ulasilmis olur.

Pozitron Emisyon Tomografi gériintilemede, viicu-
da (+) yUklu beta isini yani pozitron (3*) yayan radyo-
farmasétikler verilir. Ornegin '8F ve %Ga yaygin kulla-
nimi olan PET radyofarmasétikleri olup parcalandiklari
zaman f* salinimi yaparlar (1).

RADYOAKTIF PARCALANMA

GENEL PRENSIPLER
Atom c¢ekirdeklerinin temel tanecikleri olan protonlar
ve nétronlar stabil atomlarda en disik enerji diizeyin-
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de bulunurlar. Radyoaktif atomlarin ¢ekirdeklerindeki
proton ve ndétron sayilarindaki dengesizlik nedeniyle
cekirdek uyarimis enerji dizeylerinden temel enerji
dizeyine dénme egilimindedir. Temel enerji dizeyi-
ne doénerken Uzerindeki enerji fazlasini disan salar.
Disariya salinan enerji ¢cekirdek i¢indeki yuklerin uyaril-
masi seklinde ise ¢ekirdek parcalanmaz, salinan enerji
de bir gama fotonudur. Cekirdek icindeki nétron veya
proton sayilarinin dengesizligine bagli bir enerji salinimi
varsa bu durumda ¢ekirdek parcgalanir. Disariya alfa (o)
veya beta (B) partikilleri salinmi olur. Radyoaktif bir
numune icindeki atomlarin 1 saniyede bozunan sayisi-
na o numunenin aktivite miktari diyoruz. Aktivite mikta-
rinin birimi Curie (Ci) veya Becquerel (Bq)’dir. 1 Ci= 3,7
x 10" parcalanma/sn dir. 1Bg=1 parcalanma/sn olup
aralarinda 1 Ci = 3,7 x 10'°Bq bagintisi vardir. Bilindigi
gibi Curie biriminde ifade edilen aktivite miktar gok
blylk oldugu igin nikleer tipta hastalara miliCuri (mCi)
birimde ifade edilen aktivite miktarlarini kullanmakta-
yiz. Benzer sekilde Bqg’'de ¢ok kiig¢lik birim oldugu icin
Bqg’in 1000 katina esit olan kBq veya milyon katina esit
olan MBq kullanilir. NUkleer tipta sikgca kullandigimiz Ci
ile Bq dénusumlerine érnek verecek olursak 1 mGCi =
37 MBq, 1uCi = 37 kBq esitlikleri vardir.

Numune icindeki radyoaktif atomlarin sayisi zaman
gectikce azalmakta olup, herhangi bir andaki atom
sayisinin yarisinin bozunmasi i¢in gegen slreye fizik-
sel yarnilanma siresi diyoruz. Ornegin onkolojik PET
gorinttlemede siklikla kullandigimiz '®F’in fiziksel yari-
lanma stresi 110 dakika, %8Ga’in fiziksel yarilanma
sUresi 69 dakikadir.

Cekirdegi stabil olmayan atomlardan disariya salinan
enerjiye radyasyon diyoruz. Radyasyon cesitlerinden
alfa ve beta partikilleri tanecik 6zelligindedir. Agir kit-
leleri ve yikleri nedeniyle doku icinde kisa mesafeler
gidebilirler. Alfa isinlan mikrometre mesafeler gidebilir-
ken, beta partikllleri genellikle milimetre ile ifade edilen
mesafelere kadar gidebilirler. Yollari boyunca enerijilerini
carptiklari atom veya molekiillere transfer ederek onlari
iyonize ederler. Gama isinlarinin meydana geligleri iki
6zel sekilde olur. Birincisi, kuvvetli pozitif ¢gekim alani
olan cekirdeklerin kendilerine en yakin K-tabakasindan
elektron yakalayarak uyariimasi ve uyariima enerjile-
rini disari gama isini olarak salmalari seklinde olabilir.
ikincisi, cekirdegin partikiller bir radyasyon salmasi
sonucunda stabiliteye ulasmak icin digarlya gama i1gini
salmalarn seklinde meydana gelebilir (2).

POZITRON BOZUNMA (§* DIKEY)

1928 yilinda ingiliz fizikgi Paul Dirac pozitronlarin
varligini ortaya koymus, bu bulusu ile 1933’te Nobel

Fizik Odulune layik gérilmustir. Carl Anderson isimli
fizik¢i kozmik isinlan kesfetmis, kozmik isinlarda pozit-
ronlarin gézlemlendigini ispatlamis ve bu bulusu ile
1936’da Nobel Fizik Odlind almistir.

Pozitron emisyonu ile meydana gelen radyoaktif
parcalanmada c¢ekirdekteki bir proton, bir nétrona ve
pozitif yuklu bir elektrona déniusur. Pozitif yuklu elekt-
ron veya pozitron () ve ndétrino c¢ekirdekten disari
firlar. Bu olay sematik olarak;

P+ — n% + B* + v + enerji seklinde verilir.

(+) yUklG pozitron, (-) yUkli elektronun antiparti-
kult olup her ikisinin de kutlesi vardir. B+ cekirdekten
firladiktan sonra belli bir enerjiye sahiptir. Ornegin '8F
bozunarak stabil haldeki '®0’ya donlslrken disariya
695 keV enerijili pozitronlar salinir. Salinan pozitronlar
cevredeki dokularin atomlariyla carpismalar yaparlar,
enerjisinin bir kismini her carpismada kaybederek
vucut icindeki dokularda birkac mm mesafe giderek
sukunete erigirler. Ancak yol aldiklari mesafe boyunca
carpisma yaptiklarn elektronlar ile kuvvetli pinlti (fla-
sing) olustururlar. Bu nedenle PET gorintilerindeki
uzaysal rezoliisyon (ayirma glcl) sonludur. Flasing
mesafesi ®F icin 3-4 mm olup, gorintl rezollisyonu
teorik olarak bu mesafeden daha kigcik olamaz. Bu
olay yaklasik 10 saniye slrer. Pozitronun, elektron ile
carpismasi sonucunda iki ayri kiitle enerjiye donlserek
yok olur. Bu olaya anhilasyon (yok olma) reaksiyonu
denir. Anhilasyon reaksiyonunda her bir partikilin
kitle-enerji esdegeri 511 keV'dir. Yani bir elektron ve
bir protonun zit yiikleri nedeniyle birbirlerine dogru
hizla yaklasarak ¢arpismalari sonucunda enerijileri 511
keV olan ve birbirleri ile zit dogrultuda yayilan iki tane
foton olusur (Sekil 1) (3). Bu reaksiyonda gama igini
salinmaz. Bu nedenle '8F saf bir pozitron emitteridir.

Standart gésterimde $* parcalanma;

AX — AY ile verilir.
z Z-1

8F’in parcalanma semasi * salinimina bir érnektir.

Bu olay su sekilde sembolize edilir.
1 1 +
gF ZO +Bt+v

'®F’in parcalanmasi sonucunda bir ¥ O, bir * ve bir
nétrino (v) salinimi olur (Sekil 2).

Pozitron, pozitif yUkli bir elektrondur. Yolu Gzerin-
deki (-) yuklU bir elektrona ¢arpinca, kitlenin enerjiye
doénisimi olayr gergeklesir. Carpisan kutleler yok
olurken, 511 keV enerijili iki tane anhilasyon fotonu
birbiriyle 180° agI yaparak zit dogrultuda salinir. Bu
olaya anhilasyon (yok olma), olusan fotonlara da
anhilasyon fotonlari denir. Anhilasyon fotonlarinin
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Sekil 1. Pozitron ve elektron arasindaki anhilasyon fotonunun
olusumunun sematik temsili. Birbiriyle 180° a¢i yapan iki tane
anhilasyon fotonu yayilir. Bu fotonlar etkilestikleri detektorler
tarafindan es zamanli olarak algilanir.

18F (110 dak.)
9

180
9

Sekil 2. "®F’in bozunum semasi.

birbiri ile 180° zit dogrultuda yayildigi sanal hat Line
of Response — es cevap egrisi (LOR) olarak adlan-
dinlhr. PET kamerada fotonlar detekte etmek igin
iki detektdr karsihikh olarak yerlestirilir. Ayni anda
zit dogrultularda yayilan iki anhilasyon fotonunu es
zamanli olarak detekte eden sistemlere anhilasyon
koinsidans deteksiyon sistemi de denilir. NUkleer tip
goérintilerinde saciimis fotonlarin olumsuz etkileri
kacinilmazdir. PET gérunttilemede konsidans tekni-
gi ile bu durum 6nemli dictde giderilmistir. Sistem
LOR hatlari boyunca karsilikli gelen fotonlari belir-
ler. Koinsidans devresine belli bir zaman araliginda
(6rnegin 8-12 ns) gelen fotonlar gercek foton olarak
algilanir. Bu sitreden 6nce veya sonra koinsidans
devresine gelen fotonlar gercek olmayan (random)
sinyal olarak algilanir (Sekil 3) (4).

Koinsidans devrelerine LOR hatlarn boyunca giden
fotonlar gercek data olarak kaydedilir. Detektér goris
alani icinde farkl noktada meydana gelen anhilasyon
olayindan sonra koinsidans ¢alisan detektérlere farkli
zamanlarda ulasan fotonlar tesadifi (random) ola-
rak deg@erlendirilir. Random sayimlarinin olusturdugu
go6rintl bilgisayar araciligi ile gercek sayimlarn olus-
turdugu goriintiden ayirt edilebilir.

PET RADYONUKLIDLERI

Pozitron Emisyon Tomogra$S radyonuklidleri viicut-
ta bulunan temel elementler ile benzer biyokimyasal

148

Sekil 3. Ug farkl koinsidans olayinin sematik gdésterimi.
Gergek koinsidans olayinda koinsidans merkezinden tam zit
dogrultuda salinaniki anhilasyon fotonu LOR boyunca uzanarak
detektorlere duser. Saciimis koinsidans olayinda koinsidans
merkezinden tam zit dogrultuda salinan iki anhilasyon
fotonundan biri sacilmaya ugrayip gelis dogrultusunu
degistirerek LOR ekseninden sapar ve koinsidans olarak
calismayan farkl detektbrlere ulasir. Tesadlifi koinsidans
olayinda koinsidans merkezleri farkli olan iki anhilasyon fotonu
koinsidans olarak calisan karsilikl detektorlere diserler. Bu
fotonlar gériintlide background etkisi yaratir, dizeltiimesi igin
goriuintl prosesinde background dizeltmesi uygulanir.

Ozellikler tasirlar. Bu sayede hicresel diizeyde aras-
tirma yapabilme olanagi saglanmakta, hastaliklarin al-
tinda yatan biyokimyasal ve biyolojik sireclerin aras-
tinimasi ve acgiga cikarilmasi mimkin olabilmektedir.
PET radyonuklidlerinin oldukca kisa S$ziksel yarilanma
sureleri olmasi nedeniyle, Uretildikleri yerden uzak mer-
kezlere tasinmalari her zaman mUmkin olmamaktadir.
PET radyonuklidleri ya da pozitron salinimi yaparak
bozunan radyoniklidler dogada bulunmayip sadece
yapay olarak Uretilirler. Bu nedenle, PET kamera ile bir-
likte radyoniklid UGretimini gerceklestiren siklotron da
gereklidir. En yaygin PET radyonuklidleri Flor-18 ('8F),
Karbon-11 ("'C), Azot-13 ("3N), Oksijen-15 ('°0) ve Gal-
yum-68 (¢8Ga)’dir (4). Bu radyoniklidlerden sadece '8F
yarilanma siresi ~110 dakika oldugu icin Uretim yerin-
den alinip kullaniciya ulastirilabilmekte ve ticari kulla-
nim kolayligi saglamaktadir (Tablo 1).

8F elektron yakalama ile bozunur, stabil bir izotop
olan Oksijen-18 (®0)’e donislrken disariya 640 keV
enerijili (pozitron) B+ salinimi yapar. Digerlerinin yarilanma
sireleri 2-20 dakika oldugundan kullanilabilmeleri igin
PET tarayicinin yaninda siklotronun da bulunmasi gerek-
lidir. %8Ga son senelerde rutine giren bir PET goériintlleme
ajani olup, Germanyum-68/Galyum-68 (®®Ge/%®Ga) jene-
ratériinden elde edilir. Jeneratdr olduk¢a uzun dmurli
olup 9 ay etkin kullanim slresi vardir (Sekil 4).

PET TARAYICILAR

GuUnumizde tam halka seklindeki PET tarayicilar
giderek yayginlagsmaktadir. Tam halka PET tarayici,
ortada 60-70 cm c¢apl bir tinel ile ttnelin etrafinda
3 ya da 4 sirall halka seklinde dizilmis detektérler ve
elektronik Gnitelerden olusur (Sekil 5).
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%8e (i, =270.9 gin)

BGa (1, = 67.7 dak)

%874 p*
%8.7EC

Iy (1077 keV)

O8Zin ( stabil )

Sekil 4. %8Ge’in bozunma semasi. %8Ge jenerator GrlinG olup
270,9 gln fiziksel yarilanma siresine sahiptir. Bozundugunda
%Ga olusur. ®8Ga, %87,4 oraninda (3* salarak stabil durumdaki
88Zn’e donusdr.

Sekil 5. PET/BT tarayicida hasta pozisyonlama.

Hasta yatagi lazerler yardimi ile tlinelin tam orta-
sina pozisyonlanir. Gérintileme igin hasta bas ya da
ayak ucundan tunelin i¢ine girer. Detektdr halkalarinin
genigligine ya da faydal géris alani mesafesine bir
yatak pozisyonu adi verilir (Sekil 6). Yatak pozisyonu
genisligi 16-21 cm arasinda degismektedir. Bu yatak
pozisyonu genigligi pratikte faydali goris alani (FOV)
olarak bilinir. Hastanin goérUntllenmesinin ka¢ yatak
pozisyonunda yapilacagi bilgisayar araciligi ile belir-
lenebilir. Modern PET tarayicilarin deteksiyon Unitesi
15-20 cm’lik bir alani géruinttleyebilmektedir. Bu géris
alaninda beyin ve kalp gibi organlar bir kerede goérin-
tllenebilirken, daha uzun mesafedeki vicut bdlimle-
ri coklu yatak pozisyonunda goriintilenir. Onkolojik
amaglh calismalarda genellikle kafa tabanindan uyluk
ortasina kadar olan vicut bélimunt taramak hedef-
lenir ve bu hastanin boy uzunluguna bagl olarak 5-7
yatak pozisyonunda gerceklestirilir (5).

TOF (TIME-OF-FLIGHT) OZELLIGi

Time-of-Fligh teknolojisine sahip PET tarayicilar
son yillarda yayginlagsmaya baslamistir. Bu teknolojide

LOR, Es Cevap
Egri=i

| T

Aknf tarama yiizeyi, 1 yvatak pozisyonu

Sekil 6. PET tarayici sematik goérinima.

Tablo 1. PET radyofarmasétikleri ve fiziksel
Ozellikleri (4)
Maximum Ortalama

. Yarilanma (ve ortalama) pozitron
Radyo- Uretim Siiresi pozitron range
nikklid metodu (dak.) enerjisi (keV) (suda, mm)
Bl Siklotron 20,4 970 (390) 1,1
BN Siklotron 9,96 1190 (490) 1,3
50 Siklotron 2,07 1720 (70) 2,5
8F Siklotron 110 635 (250) 0,5
%8Ga  Jenerator 69 1899 (836) 0,8
®Rb  Jeneratér 1,25 3350 (1532) 1,5

anhilasyon merkezinde salinan fotonlarin yollar detek-
torlere esit mesafede degilse, fotonlarin detektdrlere
ulasma sureleri arasindaki zaman farki software ile
dizeltilerek LOR iginde algilanir. Matematiksel rekons-
triksiyon algoritmalarini kullanmadan tomografik imaj-
larin olusmasini saglayan teknik TOF PET teknigi
olarak adlandirilir. (-) ve (+) yuklerin carpistidi yer olan
flashing merkezinde olusan fotonlarin detektérlere
ulasma zamanlar arasindaki fark At, anhilasyon foton-
larnin orijini de iki detektdrtin arasinda bir noktada ise
yol farki (Ad);

Ad = AtXxc
2

bagintisi ile verilir.
Burada c isik hizi (3 x 10" cm/sn) dir. Bu esitlige

gbre 1 cm derinlige ulasmak icin 66 pikosaniye (psn)
gereklidir. GUnimuzde rutin islev géren PET detektor-
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Sekil 7. Ustte TOF &zelligi olmayan PET tarayicida alinmis
fantom gorintileri, altta 300 psn TOF 6zelligi olan PET
tarayici ile alinmis goérintiler.

lerinin i1k déntstm zamanlari (dikey stresi) cok uzun
oldugu igin (6rnegin LYSO kristallerinde 40 nanosani-
ye) bu yol uzunluklarindan kaynaklanan faz farkini dog-
rudan dizeltmek mimkin degildir (Tablo 2). Sistem
bu islemi ancak software kullanarak dlzeltmektedir.
Gelecegin PET detektérlerinden BaF,’de 1gik doniisim
sUresi (dikey stresi) 0,8 sn oldugundan daha yuksek
rezollsyonlu PET gérintlleri alinabilecektir.

Ozellikle viicut kenarlarina yakin lezyonlarin kaliteli
gorinttlenmesinde TOF teknolojisi klinik olarak anlam-
Idir. Asagida icinde cesitli boyutlarda lezyonlar olan
bir fontomun 300 psn TOF teknolojisine sahip bir PET
tarayici ile alinmig goruntdleri ile ayni fantomun ayni
sartlarda TOF &zelligi olmayan bir PET tarayicida alinmis
goruntileri karsilastirmall olarak verilmistir (Sekil 7).

PET DETEKTORLERI

Pozitron Emisyon Tomografi tarayicilarda ¢ok sayi-
da detektér vardir. Ornegin 4 sirali halkanin her bir
halka sirasinda 48 detekt6r blogu (blok kristal) vardir.
Detektdr bloklarindaki sintilasyon kristallerini birbirin-
den ayirmak ve fotonlara kolimasyon saglamak lzere
kursun plakalarin kullanildigi PET sistemleri 2D olarak
adlandinlir. Detektdrler arasinda kursun plakalarin
bulunmadigi dizilim seklinin olusturdugu teknige de
3D adi verilmektedir. 3D gdériintilemede sayim verimi
2D’ye gore 8-10 kat daha fazladir. Ancak 2D gorinti-
lemede teorik olarak daha iyi rezoliisyon elde edilebilir.
GunUmUzde gelismis softwareleri olan bilgisayarlar
araciligi ile 3D ile alinan géruntller yeterince guriltd,
random ve sacllmis fotonlardan arindinlabilmektedir.
Bu sayede 4-5 mm’lik yapilari gérmek ve sintigrafik
ayinmi yapmak mimkuanddr.
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Tablo 2. PET sintilatér materyallerinin fiziksel
ozellikleri

Isik
verimi
(%)

Bizmut 15
Germanat
Oksit (BGO)

Gadolinyum 30
Silikat Oksit
(GSO)

Sodyum
lyodir
Nal (TI)

Lutesyum 75
silikat Oksit
(LSO)

Lutesyum- 75
Yitriyum

Silikat Oksit
(LYSO)

Baryum 25
Florur (BaF,)

Lutesyum
aliminyum
Perovskit
(LUAP)

Dikey
siiresi
(ns)

300 20

511 keV’ta
(%) eneriji
rezoliisyonu

Detektor
materyali

Yogunluk
(g/cm?d)

7,13

6,71 60 15

100 3,67 230 10

7,4 40 15

7,3 40 12

4,89 0,8 10

8,3 18 7

Blok kristaller kendi icinde 8 x 8, 11 x 11 veya 13
x 13 parcaya ayriimaktadir. Ornegin bir sirasinda 48
tane detektdr blogu, bir blokta da 13 x 13 = 169 adet
kristali olan doért sirali halkadan olusan bir PET tarayici
sisteminde 32448 adet kristal bulunur. Detektér sayisi
arttikga koinsidans deteksiyonun verimi de artar. Her
detektdr blogu arkasinda 4 adet foton cogaltici tip
(PMT) baglantisi vardir. Hastadan ¢ikarak detektorlere
garpan fotonlar sintilasyona ddnusur. Sintilasyonlar
PMT’de elektrik sinyaline dénusir. Elektrik sinyalleri
diger elektronik devrelerde iglenerek gériintliye dénis-
taralor (Sekil 8, 9).

PET tarayicilar hastanin viicudundan gelen foton-
lari taramanin yaninda transmisyon gorintileme de
yapabilmektedir. Transmisyon gériintilemenin amaci,
hasta vicudundan gelen isinlarin degisik doku kat-
manlarindan gecerken olusan kaybin (ateniiasyon)
hesaplanmasi ve gerekli dizeltmelerin yapiimasidir.
Transmisyon gorintileme icin Germanyum-68 (®®Ge)
veya Sezyum-137 ('*’Cs) radyoaktif kaynaklar kul-
lanilir. 8Ge, 511 keV enerjili fotonlar yayar ve bu is
icin uygun enerjiye sahiptir. ¥Cs’nin 662 keV ener-
jili gama fotonlan vardir. Bu enerjideki fotonlarin 511
keV’e azaltimasi uygulamanin bir dezavantaji olabilir.
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PMT
fotokadodu

Fotoslektrik
absorpsiyon

Sintilatdr

Sekil 8. Solda blok kristal yapinin iginde bélinerek cogaltiimig
coklu kristaller, sagda ¢oklu kristallerden birine ¢arpan 511
keV enerjili fotonun etkisi ile PMT’lere ydnelen sekonder
fotonlar.

Foton
gogaltici
tip

64 pargali
sintilasyon —
kristali

Sekil 9. Detektdr blogu ve PMT baglantilari.

Normalde 6zel tungsten zirhlar icerisinde gizlenen bu
kaynaklar transmisyon goérintlileme esnasinda bilgi-
sayar kontrolinde zirhlarindan cikarlir ve bunlardan
yayllan 1sinlann gérintl alanindaki her piksele denk
gelen vicut bdélimlerinden gecerken ugradigi kayip
(atentiasyon katsayilari) Olcllerek sisteme kaydedi-
lir. Emisyon gdruntilerinin islemlenmesi asamasinda
esdeger pozisyondaki transmisyon Ozelliklerine goére
atenliasyon dizeltmesi yapllir. Bdylece PET gérinttile-
rinde birim piksel basina digen radyoaktivite konsant-
rasyonunun dogru ve mutlak élgctimi mimkin olur.

_ UZAYSAL REZOLUSYON: DETEKTOR
OZELLIKLERI

Uzaysal rezollisyon tanim olarak; Birbirine yakin iki
kaynagin ayirt edilebilme Slglstdir. Bu terim fotopik
yan yiksekligindeki geniglik (FWHM) ile ifade edilir. 3D
modda g¢alisan PET detektérlerinin uzaysal rezollsyo-
nu kristal boyutlarina gére degisir. Uzaysal rezoliisyo-
nun matematiksel ifadesi

FWHM = d4 bagintisi ile verilir.
2

Burada d kristalin kisa eksen genisligi yani enidir.
Ornegin, PET gérintilerinde 6 mm’lik bir ayirma giici
saglanabilmesi icin cihazin FWHM degeri en fazla 3
mm olmalidir.

Uzaysal rezoliisyonun pozitron emisyon fizijinde
6zel bir yeri vardir. ®F’in pozitronlar cekirdekten firla-
diktan sonra, sahip oldugu eneriji ile doku iginde iler-
lerken ortalama yol uzunlugu olan 2,4 mm mesafede
carpistigi her elektron ile flashing yapar. Bu nedenle '8F
radyoniklidinin uzaysal rezolisyonunun dogal olarak
2,4 mm den daha kisa olmasi beklenemez (6).

TRANSMISYON VE ATENUASYON

Yeni jenerasyon PET tarayicilar BT (Bilgisayarl
Tomografi) ile entegre olarak islev gorirler ve bu sis-
temlere PET/BT denir. Bu sitemde BT’nin X-iginlari
ile transmisyon goéruntlilemesi yapilir. X-isin huzmesi
ile yapilan transmisyon sonucu PET gérintllerine es
zamanli ve es pozisyonlu konvansiyonel BT goérintuleri
de elde edilir. Esdeger PET ve BT kesitlerinin zit kont-
rast veren renk kodlarinda Ust Uste cakistirimasi ile
“PET/BT flizyon” goriintUleri elde edilerek PET goérinti-
lerinde izlenen lezyonlarin gok daha etkin lokalizasyonu
saglanir. Ayrica PET/BT tarayicilarinda hastanin gérin-
tileme siresi diger sistemlere gére yaklasik %50 daha
kisalir. BT’nin PET goérantileri Gzerinde iki énemli rolu
vardir. Birincisi anatomik lokalizasyon saglamak, ikincisi
atenliasyon dlzeltmesi yapmaktir. PET goértntilerinde
parlayan odagin hangi organin neresinde oldugu ¢ogu
kez tam belirlenemez. Fakat BT goérlntilerinde ilgili
organin anatomik detaylan rahatlikla izlenebilmektedir.
PET gorintilerinin BT gdruntileri ile ¢akistinimasin-
dan sonra parlayan odagin yeri daha iyi belirlenebilir.
BT goéruntlleri Uzerinden atenlasyon dizeltme iglemi
icin BT kalite kontrol fantomlarindan olan Haunsfield
Fantom gorintileri Uzerinden elde edilen -4000 ile
+4000 arasindaki yogunluk degerlerinin, vicutta él¢tlen
yogunluk degerlerine uyarlanmasi ile yapilir. BT ile yapi-
lan atenlasyon dizeltmesinin diger yontemlere gore
Ustlnltgld, vicuttaki organlarin yogunluklar ayr ayri
Ol¢llip atentasyonlarnin ayri ayri diizeltiimesidir (6).

Pozitron Emisyon Tomografi gérintilerinde rad-
yofarmasdétik tutulumunun derecesini ifade eden
Standart Uptake Degeri (SUV) 6nemli bir parametredir.
Matematiksel olarak asagidaki gibi ifade edilir.

mCi/mL (lezyonda)
SUV =

mCi (enjekte edilen)/Viicut agirhgi (gr)

Bu matematiksel ifade kullanilarak bir PET tarayici-
nin verdigi SUV degerinin dogrulugu kontrol edilebilir.
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Bunun i¢in 10-20 mL hacimli kiclk bir sise lezyonu,
500-1000 ml hacimli bir kavanoz da vicudu taklit
etmek Uzere kullanilabilir. Kiglk sisenin i¢ine 10-20
mL hacimde bir sivi konur. Siviya 18-37 MBq (0,5-1
mCi) '8F ilave edilir. Kavanoz icine 500-1000 mL sivi
ve 50-100 pCi ®F konur. Cekim pozisyonlamasinda,
kiclUk sisenin, kavanozun igindeki siviya gémuli ve
ylzer konumda olmasi uygun olur. Yukaridaki formul
kullanilarak bilinen SUV degeri hesaplanir. Sonra PET
taramasi yaplilir ve sistemin verdigi SUV degeri ile bili-
nen SUV degeri karsilastirilir. Uyumsuzluk varsa ilgili
teknik servise haber verilir.

Pratikte 500 mit su icine 500 pCi '®F konulur. Bir
yatak pozisyonunda 3 dak. ¢ekim alinir. Gérintinin
herhangi bir yerinden ¢izilen ROI i¢inde o6lgtlen SUV
degeri 1 olmalidir.

NEC (Noise Equivalent Count Rate - (Gurultl
Esdegeri Sayim Hizi) PET tarayicilarin sayim hizi per-
formansini belirlemek igin gerekli bir parametredir.
Aktivite dagimi icindeki gercek, saciimis ve random
sayimlarin dagihmini veren matematiksel ifade asagi-
daki sekilde verilir.

T2
T+ S +2kR

NEC =

T: gercek sayim hizi

R: Random sayim hiz

S: Sacilmig fotonlara ait sayim hizi

k: Tunel capina gore degisen katsay (insan
calismalarinda 1 alinir)

PET tarayici sistemlerin NEC degerini hesaplamak

ve birbiri ile kiyaslamak icin standart, 20 cm uzunlu-
dunda Uniform bir Ge-68 fantomu kullanilir (7).

IMAJ REKONSTRUKSIYONU

Pozitron Emisyon Tomografi'de hasta c¢ekimi
tamamlanip, goérintilerde sinogram kontroll, ateni-
asyon ve diger etkilerin dlzeltmesi yapildiktan sonra
radyofarmasétigin in vivo dagihminin belirlenmesi
icin goruntl prosesi yapilir. Proses isleminde amac,
gorunttlere matematiksel algoritmalar uygulayarak
rekonstrilksiyon yapmak yani gorintinidn G¢ boyut-
lu yapisini elde etmektir. Rekonstriksiyon yapilip
géruntindn G¢ boyutlu yapisi elde edildikten sonra
vicudun kisa eksen (axial) ya da uzun eksen (koro-
nal, sagittal) kesit goéruntileri istenilen kalinlikta elde
edilebilir. Rekonstriksiyon isleminde yaygin iki metod
vardir. Birincisi Filtrelenmis Geri Projeksiyon (FBP)
metodudur. Bu metod kullanildidinda; projeksiyon
gorintileri sondan basa dogru Ust Uste katlanarak
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Tablo 3. 120 kV enerijili X-isinlarindan kaynaklanan
effektif radyasyon dozlar

mAs/Slice
20 40 80 120 150
Effektif Dozlar (mSv) 2 4 8 12 15

géruntiiniin tic boyutlu yapisi elde edilir. ikinci metod
iterativ Rekonstriiksiyondur. Bu metodta; projek-
siyon goéruntilerinden sirali alt gruplar olusturulur.
Ornegin 64 tane projeksiyon gériintiisii kullanilarak
bastan sona dogru 16 tane projeksiyon goérintisi
Ust Uste katlanmasi ile 4 tane alt grup (subset) olus-
turmak mimkindir. Sonra bu alt gruplara iterasyon
islemi (tekrar) uygulanarak rekonstriksiyon tamam-
lanir. Subset sayisinin ne olacagina ve iterasyon
isleminin ka¢ kez tekrarlanacagina operatdr karar
verir. PET rekonstriksiyon algoritmalarinin en yaygin
olani ordered subsets expectation maximization’dir
(8). Rekonstriksiyon isleminden sonra imaj cok
gardltaltd goérindrse, gereginden fazla smoothing
islemi yapilmis olabilir. Bu durumda komsu yapilarin
sintigrafik ayirimi mimkin olmaz. Bununla beraber
imajda komsu pixeller géz ile seciliyorsa yine kiguk
yapilarin sintigrafik ayirimi mimkin olmayabilir. Her
iki durumda da rekonstriiksiyon algoritmalarinin
parametreleri uygun sec¢ilmemis olabilir (9).

PET/BT’'DE ABSORBE RADYASYON
DOZLARI

PET/BT’de uygulanan radyofarmasétikten ve
BT’den kaynaklanan hastadaki absorbe radyasyon
dozlari buyuk 6lgtde gorintileme protokoliine bag-
hdir. Anatomik lokalizasyon saglamak ve ateniiasyon
dizeltmesi yapmak icin radyasyon dozu daha disik
olan non diagnastik BT gdrintuleri, PET gdrintuleri-
nin flzyonunda siklikla kullaniimaktadir. 10 mCi (370
MBq) aktivite miktarindaki '®F FDG PET uygulamasin-
dan kaynaklanan absorbe radyasyon dozu 7 mSv’tir
(10, 11). BT'de efektif dozlar asagidaki tabloda
gorildiugu gibi mAs/slice ve kV’a bagh olarak degis-
mektedir (Tablo 3). Ornegin 120 kV enerjili ve 120
mAs 06zellikteki X-iginlarn icin efektif doz 12 mSv’tir.
Bu ¢ekim parametreleri kullanildiginda toplam hasta
dozu 19 mSv olmaktadir. PET/BT’de toplam absorbe
radyasyon dozlari genellikle 15-25 mSv araliginda
degismektedir (12).

PET/BT’de calisan saglik teknikerlerinin 1250 has-
tanin tim islerini yapmasi durumunda efektif doz 5,76
mSyv olarak, parmak dozlari ise sol el icin 210 mSv, sag
el icin 293 mSv olarak bildirilmistir (13).
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