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2.1	 Physikalisch-technische Grundlagen 
der PET-CT und PET-MRT

Gerhard Glatting

2.1.1	 Grundlagen der Positronen
emissionstomografie

Bei der Positronenemissionstomografie (PET) handelt 
es sich um ein nuklearmedizinisches Verfahren, also  
die diagnostische Anwendung radioaktiver oder radio-
aktiv markierter Stoffe am Menschen (Schlegel 2002; 
Cherry 2012). Der Ablauf einer PET-Untersuchung be-
steht in der intravenösen Applikation der radioaktiv 
markierten Substanz in den Körper des Patienten und 
der anschließenden Messung der räumlichen und zeit-
lichen Verteilung dieser Substanz im Körper. 

>> Im Gegensatz zu anderen bildgebenden Verfah
ren, welche vorzugsweise die Anatomie des Patien
ten wiedergeben, handelt es sich bei den nuklear-
medizinischen Verfahren um Methoden zur Be-
stimmung der Funktion (Funktionsdiagnostik).

Die erste Anwendung von Positronenstrahlern zur Er-
zeugung szintigrafischer Bilder erfolgte bereits im Jahr 
1950 im »Massachusetts General Hospital« (Brownell 
1999), jedoch dauerte es weitere 25 Jahre bis zur Ent-
wicklung eines tomografischen Verfahrens, welches Po-
sitronenstrahler verwendet: Die PET wurde im Jahr 
1975 von Michael E. Phelps und Mitarbeitern entwickelt 
(Lottes 2000; Phelps 1975). Bei ihr handelt es sich des-
halb um das modernste Verfahren in der nuklearmedi-
zinischen Bildgebung (Lottes 2000), das die quantitative 
Bestimmung der räumlichen und zeitlichen Verteilung 
einer radiomarkierten Substanz im Patienten erlaubt.

In den folgenden Abschnitten wird zuerst das Prin-
zip der PET-Bildgebung dargestellt und anschließend 
werden die relevanten technischen Grundlagen im De-
tail beschrieben und diskutiert.

PET-Prinzip
Für die PET-Untersuchung wird dem Patienten ein 
geeignetes, mit einem radioaktiven Atom markiertes 
Molekül injiziert. Dabei bestimmt im Wesentlichen das 
Molekül die Biokinetik und damit den physiologischen 
Prozess oder die Funktion, welche damit gemessen wer-
den soll, während das radioaktive Atom die Strahlung 
aussendet, welche eine Messung der Verteilung der Sub-
stanz erlaubt.

In Abhängigkeit von der interessierenden Funk
tion kann eine große Anzahl verschiedener Moleküle 
hergestellt werden, wobei eine Bindung des radio
aktiven Atoms bzw. Nuklids an das jeweilige Molekül 
durch die chemischen Eigenschaften bestimmt wird  
(7 Abschn. 2.2). 

Im Fall der PET sind diese radioaktiven Atome 
Positronenemitter und senden deshalb bei ihrem Zer-
fall ein Positron aus (. Abb. 2.1). Positronen sind die 
Antiteilchen zu den Elektronen, bestehen also aus 
Antimaterie gleicher Masse und haben eine positive 
Elementarladung. Aufgrund dieser Eigenschaften wer-
den sie nach ihrer Entstehung im radioaktiven Kern 
durch elektromagnetische Wechselwirkung mit den 
umgebenden negativ geladenen Elektronen abgebremst 
und am Schluss durch eine Materie-Antimaterie-Ver-
nichtungsreaktion (Annihilation) in zwei entgegenge-
setzt auseinanderfliegende γ-Quanten umgewandelt. 
Neben dem Energieerhaltungssatz (E = mc2) gilt auch 
der Impulserhaltungssatz. Letzterer erzwingt, dass die 
entstehenden γ-Quanten in einem Winkel von 180° 
(±0,3°) auseinanderfliegen. Prinzipiell können auch 
mehr γ-Quanten entstehen, jedoch werden diese bei 
medizinischen Anwendungen aufgrund ihrer Seltenheit 
vernachlässigt.

Ein Teil dieser γ-Quanten verlassen den Patienten 
und werden gleichzeitig (koinzident) in gegenüberlie-
genden Detektoren des Tomografen gemessen (. Abb. 
2.2). Damit ist der Ort der Annihilation auf die Verbin-

.. Abb. 2.1  Schematische Darstellung der Vernichtungsstrahlungs-
entstehung nach Auslöschung (Annihilation) eines Positrons (Anti
materie, positiv geladenes Antiteilchen zum Elektron) beim Zusam-
menstoß mit einem Elektron. Nach dem Energie- und des Impulser-
haltungssatz entstehen zwei γ-Quanten mit der Energie von 511 keV 
entsprechend der jeweiligen Ruhemasse eines der Teilchen. Min
destens zwei γ-Quanten werden für die Erfüllung des Impulserhal-
tungssatzes benötigt. Praktisch entstehen fast ausschließlich zwei 
γ-Quanten, die in einem Winkel von etwa 180° auseinderfliegen

Positron

Elektron
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dungslinie der beiden Detektoren (»line of response«) 
eingeschränkt. Aus allen gemessenen Ereignissen zwi-
schen allen Detektorpaaren innerhalb eines festgelegten 
Zeitfensters (»time frame«) – und nach Korrekturen 
verschiedener störender Prozesse – erfolgt im Anschluss 
die tomografische Bildrekonstruktion. Damit kann also 
die dreidimensionale Aktivitätsverteilung für verschie-
dene Zeitfenster gemessen werden.

Radioaktivität, Radionuklide  
und deren Eigenschaften
Die Radioaktivität wurde im Jahr 1896 erstmals von 
Henri Becquerel (1852–1908) bei der Arbeit mit fluo-
reszierendem Material entdeckt (Lottes 2000). Als er für 
die Untersuchungen auch Uransalze verwendete, stellte 
er fest, dass diese eine Strahlung aussandten, die auch 
lichtundurchlässiges Papier durchdringen kann. Henri 
Becquerel erhielt im Jahr 1903 für die Entdeckung der 
Radioaktivität gemeinsam mit Marie und Pierre Curie 
den Nobelpreis für Physik. Eine weitere wesentliche Er-
kenntnis aus der Erforschung der Radioaktivität in den 
folgenden Jahren bestand darin, dass bei der Aus
sendung von radioaktiver Strahlung auch eine Um-
wandlung zwischen chemischen Elementen stattfinden 
kann. 

Die Aktivität A(t) einer Stoffmenge ist die Anzahl der 
Kernzerfälle pro Sekunde in der Probe (Cherry 2012; 
Schlegel 2002). Die ursprüngliche Maßeinheit 1 Curie 
(Ci), welche der Aktivität von 1 g Radium 226 (226Ra) 
entsprach, wurde inzwischen zu Ehren Henri Becquerels 
in 1 Becquerel (Bq) geändert. Dies war unter anderem 
eine Folge der inzwischen sehr hohen Empfindlichkeit 
der eingesetzten Messmethoden. Als Umrechnungs
faktor wurde 1 Ci = 3,7×1010 Bq festgelegt. Aufgrund 
der extremen Größenunterschiede beider Einheiten 
(1 mCi = 37 MBq) muss eine Verwechslung der Einhei-
ten unter allen Umständen vermieden werden. 

Da es sich beim Zerfall um einen statistischen Pro-
zess handelt, folgt für das Zerfallsgesetz 

A(t) = A0 exp(–λt)� (2.1)

wobei λ eine nuklidspezifische Konstante ist, t die Zeit, 
A(t) die Aktivität zur Zeit t und A0 die Anfangsaktivität 
zur Zeit t = 0 s. Die Zeit, in welcher im Mittel die Hälfte 
der Kerne zerfällt, wird Halbwertszeit t1/2 genannt und 
berechnet sich aus der nuklidspezifischen Konstante 
wie folgt:

T1/2 = ln(2)/λ� (2.2)

.. Abb. 2.2  Positronenemissionstomografie. Messung der Koinzidenzen nach der Emission der Vernichtungsstrahlung (. Abb. 2.1) im Pati-
enten in den beiden Detektoren (rot). Verarbeitung der eingehenden Signale (Koinzidenzzeitfenster, Energiefenster). Nach Abschluss der 
Messung folgen Bildrekonstruktion und Auswertung/Betrachtung
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Der radioaktive Zerfall ist ein statistischer Prozess, 
welcher durch die Poisson-Verteilung beschrieben wird 
(Cherry 2012). Ist N die wahre Anzahl der Zerfälle, so 
ist die Standardabweichung (SD) bei wiederholter Mes-
sung SD = N1/2.

Als Nuklid werden alle Atome bzw. Atomkerne mit 
gleicher Protonen- und Neutronenanzahl bezeichnet. 
Verschiedene Nuklide unterscheiden sich daher ent
weder durch die Zahl der Protonen oder der Neutronen, 
sowie manchmal auch durch den energetischen Zu-
stand. Ein Nuklid ist also eindeutig gekennzeichnet 
durch das Elementsymbol, die Massenzahl und gegebe-
nenfalls durch den Zusatz »m« für einen metastabilen 
Zustand, bei welchem der Kern in einem angeregten 
höherenergetischen Zustand vorliegt (z. B. 99mTc, 235U). 
Diese Bezeichnung ist deshalb eindeutig, weil das Ele-
mentsymbol die Zahl der im Kern vorliegenden Pro
tonen definiert: Die chemischen Eigenschaften eines 
Atoms werden durch die Zahl der Elektronen im neu
tralen Atom definiert und diese Elektronenzahl wiede-
rum durch die im Kern vorliegenden Protonen. Da sich 
die Massenzahl aus der Summe der im Kern enthal
tenen Protonen und Neutronen ergibt, kann so auch die 
im Kern enthaltene Anzahl von Neutronen berechnet 
werden. Die Massen der Elektronen im Atom werden 
bei der Atommasse nicht berücksichtigt, weil Elektro-
nen nur etwa 1/2000 der Masse eine Nukleons (= Proton 
oder Neutron) besitzen.

Ein Radionuklid ist ein Nuklid, welches instabil und 
damit radioaktiv ist, also unter Aussendung (mindes-
tens) eines Teilchens zerfällt. Eine Übersicht über die 
Eigenschaften verschiedener in der PET eingesetzter 
Radionuklide wird in . Tab. 2.1 gegeben. Das radio
aktive Nuklid 15O steht z. B. für alle Atomkerne mit 
8 Protonen und 7 Neutronen, denn das Element Sauer-
stoff besitzt immer 8 Protonen (die chemischen Eigen-
schaften werden durch die zugehörigen 8 Elektronen  
im neutralen Atom definiert). Um auf die angegebene 
Gesamtmasse von 15 zu kommen, müssen also zusätz-
lich 7 Neutronen im Kern vorliegen.

Bei Isotopen handelt es sich um zwei verschie
dene Nuklide des gleichen Elements, z. B. 15O (Positro-
nenemitter) und 16O (stabil). Isotope unterscheiden 
sich also in der Anzahl der Neutronen im Kern.

Die in der PET eingesetzten Nuklide zerfallen unter 
Aussendung eines Positrons (ß+-Teilchen) in ein ande-
res Nuklid (. Abb. 2.3) nach folgender Gleichung:

p+E → n+β+ν� (2.3)

Dabei wandelt sich ein Proton (p) unter Hinzunahme 
von Energie (E) in ein Neutron (n), ein Positron (β+) 
sowie ein Neutrino (ν) um. Dabei wird zuerst aus 
Energie nach E = mc2 ein β+-β--Paar erzeugt, das Elek
tron (β-) verbindet sich mit einem Proton zu einem 
Neutron und das Positron wird aus dem (auch positiv 
geladenen Kern) ausgestoßen. Die Bezeichnung β- für 
das Elektron, welches üblicherweise mit e- bezeichnet 
wird, soll dabei auch verdeutlichen, dass dieses Elektron 
im Kern entstanden ist und nicht mit den Elektronen 
der Atomhülle des Atoms zu verwechseln ist. Das Posi-
tron besitzt dabei bei Zerfällen verschiedener Kerne 
auch verschiedene kinetische Energien (Energiespek
trum), weil nur die Summe der Energien der zwei neuen 
Teilchen (β+ und ν) den Energieerhaltungssatz erfüllen 
muss.

Kerne, die unter Positronenemission zerfallen, sind 
instabil, weil sie zu viele positiv geladene Protonen rela-
tiv zur Neutronenanzahl im Kern besitzen. Damit be
sitzen die Kerne aber auch noch eine zweite Möglich-
keit, dieses Verhältnis zu ändern, nämlich die Hin
zunahme einer negativen Ladung in Form eines Elek
trons aus der Elektronenhülle des Atoms. Dieser Prozess 
wird Elektroneneinfang (»electron capture«, EC) ge-
nannt (. Abb. 2.3). Die relative Häufigkeit dieses Pro-
zesses ist für massereiche Nuklide größer, weil diese 
mehr positiv geladene Protonen im Kern haben und 
somit einerseits die Elektronen stärker anziehen und 
andererseits der Kern selbst ein größeres Volumen be-
sitzt und folglich die Aufenthaltswahrscheinlichkeit für 
Elektronen im Kern größer ist.

.. Abb. 2.3  Zerfallsschema des in der PET am häufigsten eingesetz-
ten Radionuklids Fluor-18 (18F, . Tab. 2.1). In 96,7 % der Fälle findet 
der Zerfall durch β+-Emission statt. Dafür wird erst aus der zur Ver
fügung stehenden Zerfallsenergie nach E = mc2 ein Positron und ein 
Elektron gebildet [E(β+β-)]. In 3,3 % der Fälle findet ein Elektronen
einfang statt

E

8 9
Protonenzahl Z (Ordnungszahl)

β+ , 96,7 % ; 0,250 MeV

18O (stabil) 18F (109,8 min)

EC E(β+β−)
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Ein Kernzerfall kann von weiteren Prozessen gefolgt 
werden. Dies ist einerseits die Vernichtungsstrahlung 
des Positrons mit einem Elektron, welche für die Detek-
tion des Zerfalls außerhalb des Patienten genutzt wird 
(. Abb. 2.1). Jedoch kann sich der neu entstandene Kern 
nach dem Zerfall noch in einem energetisch angeregten 
Zustand befinden vergleichbar zu Schwingungen eines 
Wassertröpfchens. Diese Energie kann durch Abstrah-
lung von einem oder auch mehreren γ-Quanten abgege-
ben werden (. Abb. 2.4). Diese zusätzlichen γ-Quanten 
können den Messprozess stören und müssen gegebenen-
falls bei der Bildrekonstruktion durch entsprechende 
Korrekturen berücksichtigt werden (Preylowski 2013). 

Die mittlere Reichweite der emittierten Positronen 
liegt abhängig von der Energie zwischen 0,6–17 mm  
(. Tab. 2.1). Damit ist klar, dass die Positronen nicht 
selbst für die Detektion von Prozessen im Körper ge-
nutzt werden können und nur die von Folgeprozessen 
herrührende γ-Strahlung hierfür verwendet werden 
kann. Einige Eigenschaften der Radionuklide sind in  
. Tab. 2.1 dargestellt.

Herstellung der Radionuklide
Radionuklide für den Einsatz in der Nuklearmedizin 
sollten eine Halbwertszeit in der gleichen Größenord-
nung haben wie der zu messende Prozess bzw. die Funk-

tion im Patienten. Zu kurze Halbwertszeiten sind des-
halb nicht nur wegen des schnellen Zerfalls proble
matisch (Herstellung und Transport zum Patienten), 
sondern auch weil die interessierende Funktion damit 
nicht genau genug gemessen werden kann. Zu lange 
Halbwertszeiten würden zwar erlauben die gewünschte 
Funktion zu messen, jedoch steigt durch den auch nach 

.. Tab. 2.1  Eigenschaften verschiedener PET-Radionuklide (Cherry 2012; Chu 1999; Conti 2016)

Radionuklid Halbwertszeit Mittlere Energie (MeV) Mittlere Positronen
reichweite (mm)

Positronenanteil (%)

Kohlenstoff-11 (11C) 20,39 min 0,386 1,2 99,75

Stickstoff-13 (13N) 9,97 min 0,492 1,8 99,82

Sauerstoff-15 (15O) 2,041 min 0,735 3,0 99,9

Fluor-18 (18F) 109,8 min 0,250 0,6 96,86

Kupfer-64 (64Cu) 12,7 h 0,278 0,7 17,5

Gallium-68 (68Ga) 68 min 0,836* 3,5* 88,9

Brom-76 (76Br) 16,2 h 1,532* 17,4* 49,1

Rubidium-82 (82Rb) 1,27 min 1,535* 7,1* 95,3

Yttrium-86 (86Y) 14,7 h 0,535* 1,9* 28,0

Zirkonium-89 (89Zr) 78,4 h 0,396 1,3 22,7

Yttrium-90 (90Y) 64,1 h <0,74 – 0,0032

Jod-124 (124I) 100,2 h 0,687* 2,8* 22,7

*Werte für den häufigsten Zerfallsweg (. Abb. 2.4)

.. Abb. 2.4  Zerfallsschema (vereinfacht) des in der PET häufig 
eingesetzten Radionuklids Gallium-68 (68Ga, . Tab. 2.1), welches 
aus einem Generator mit dem Mutternuklid Germanium-68 (68Ge) 
gewonnen werden kann. Die Summe der Prozentzahlen entspricht 
nicht 100 %, weil die Zerfälle nach Elektroneneinfang nicht dar
gestellt sind. E(β+β-) steht für die Energie, die für die Bildung des 
Positrons und Elektrons benötigt wird (. Abb. 2.3)

30 31 32

E

Protonenzahl Z (Ordnungszahl)

β+ , 1,2 % ; 0,821 MeV

β2
+ , 87,7 % ; 1,899 MeVγ, 3 % 
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EC 100%
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dem Ende der Messungen fortwährenden Zerfall im Pa-
tienten die Strahlenexposition unverhältnismäßig an.

Von den natürlichen Radionukliden, die schon vor 
der Entstehung der Erde erzeugt wurden, sind natur
gemäß nur noch solche mit extrem langer Halbwerts-
zeit vorhanden. Deshalb müssen alle benötigten Radio
nuklide künstlich hergestellt werden. Dabei werden 
stabile Atomkerne mit z. B. Neutronen oder Protonen 
bombardiert, sodass durch Kernreaktionen neue Radio-
nuklide entstehen.

Zwei Wege stehen für die Produktion der für die 
PET benötigten β+-Emitter zur Verfügung:
1.	 Herstellung im Zyklotron (. Tab. 2.2)
2.	 Gewinnung aus einem Generatorsystem (. Tab. 2.3)

Ein Zyklotron ist ein Kreisbeschleuniger in dem die be-
schleunigten geladenen Teilchen durch ein senkrecht zu 
den Kreisbahnen stehendes Magnetfeld auf eine Kreis-
bahn gezwungen werden. Für die Herstellung von 18F 
werden z. B. Protonen beschleunigt und auf eine Probe 
mit angereichertem 18O-Wasser gelenkt. Besitzen die 
Protonen ausreichend Energie um die Abstoßung durch 
die Protonen im positiv geladenen Kern zu überwinden 
und in den 18O-Kern einzudringen, dann erfolgt eine 
Kernreaktion bei welcher ein Neutron n aus dem Kern 
ausgestoßen wird. Diese Kernreaktion wird dabei wie 
folgt beschrieben:

18O(p,n)18F� (2.4)

Dabei stehen links die Ausgangsteilchen(18O-Kern und 
Proton p) und rechts das Ergebnis der Kernreaktion 
(18F-Kern und Neutron n).

Die Eigenschaften der so produzierten Kerne sind 
dabei wie folgt:
44 Da dem Kern ein Proton hinzugefügt und ein 
Neutron entfernt wird, besitzt der neue Kern rela-
tiv zu stabilen Kernen zu viele positive Ladungen. 
In der Folge wird er also durch β+-Emission und 
Elektroneneinfang zerfallen, weil damit die Zahl 
der positiven Ladungen im Kern reduziert wird.
44 Durch die um eins erhöhte Ladung im neuen  
Kern ist ein neues Element entstanden, welches 
aufgrund der anderen chemischen Eigenschaften 
gut vom Ausgangsmaterial abgetrennt werden 
kann. Damit liegt am Schluss nach der chemischen 
Aufreinigung das Radionuklid in großer Reinheit – 
also trägerfrei (»carrier-free«) – vor. Dies ist sehr 
günstig für die weitere Radiomarkierung, weil die 

meisten Atome des Elementes zum radioaktiven 
Nuklid gehören.
44 Die produzierten Aktivitäten sind gering im Ver-
gleich zur Herstellung von Radionukliden in Kern-
reaktoren. Dies liegt einerseits an der geringen 
Strahlintensität der beschleunigten Protonen und 
andererseits an der Abstoßung und Ablenkung  
der Protonen durch die im Kern vorhandenen Pro-
tonen. Dadurch wird die Wahrscheinlichkeit für 
ein Eindringen der Protonen in den Wirkungs
bereich der Kernkräfte als Voraussetzung einer 
Kernreaktion reduziert.

Je nach der Halbwertszeit der eingesetzten Radionuklide 
(. Tab. 2.1) muss ein Zyklotron in entsprechender Trans-
portnähe zum Anwendungsort am Patienten stehen.

Radionuklidgeneratoren bestehen aus einem Mutter-
Tochter-Nuklidpaar, welches in einem Gerät enthalten 
ist aus dem das Tochternuklid einfach herausgelöst 
werden kann. Das Mutternuklid hat dabei eine längere 
Halbwertszeit (. Tab. 2.3) und ist fest gebunden. Beim 
Zerfall des Mutternuklids entsteht das chemisch ver-
schiedene Tochternuklid, das deshalb nicht fest gebun-
den ist und einfach eluiert werden kann. Da das Mutter-
nuklid eine größere Halbwertszeit besitzt, wird nach 
einer Herauslösung des Tochternuklids durch weiteren 
Zerfall des Mutternuklids das Tochternuklid nachge
bildet, sodass nach einer für den entsprechenden Gene-
rator typischen Zeit die Eluation des Tochternuklids 
wiederholt werden kann. Die Daten der am häufigsten 

.. Tab. 2.2  Häufigste im Zyklotron hergestellte PET-Radio
nuklide. (Nach Cherry 2012)

Radionuklid Herstellung-
sreaktion

Natürliches 
Vorkommen  
des Ausgangs-
nuklids (%)

Kohlenstoff-11 (11C) 14N(p, α)11C
10B(d, n)11C

99,6
19,9

Stickstoff-13 (13N) 16O(p, α)13N
12C(d, n)13N

99,8
98,9

Sauerstoff-15 (15O) 14N(d, n)15O
15N(p, n)15O

99,6
0,37

Fluor-18 (18F) 18O(p, n)18F
20Ne(d, α)18F

0,20
90,5

α Alphateilchen = Helium (4He2+); d Deuterium; n Neutron; 
p Proton
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verwendeten Generatorsysteme für die PET sind in  
. Tab. 2.3 angegeben.

Detektoren

>> Die für nuklearmedizinische Geräte verwendeten 
Detektoren bestehen jeweils aus einem Szintilla-
torkristall, entsprechend angepasste Lichtsenso-
ren mit Ausleseelektronik und nachfolgendem 
Rechner zur Bildverarbeitung (Ziegler 2007).

Szintillatoren sind Kristalle mit der Fähigkeit die von 
γ-Quanten im Kristall abgegebene Energie (über Photo- 
oder Compton-Effekt) in sichtbares oder UV-Licht 
(Szintillationen) umzuwandeln (. Tab. 2.4). Die relevan-
ten Kenngrößen sind dabei: 
44 Eine hohe Nachweisempfindlichkeit für die 
γ-Quanten. Da γ-Quanten für den Nachweis mit 
den Elektronen der Atomhülle wechselwirken 
müssen, muss die Dichte der Elektronen im Detek-
tormaterial möglichst hoch sein. Dies wird erreicht 
für Materialien mit hoher Kernladungszahl.
44 Eine hohe Lichtquantenausbeute. Das bedeutet, 
dass ein möglichst hoher Anteil der vom γ-Quant 
im Material deponierten Energie auch direkt in 
Szintillationen umgewandelt wird. Ist dieser Wert 
gering, dann kann die deponierte Energie nur mit 
einer relativ hohen Unsicherheit bestimmt werden.
44 Eine kurze Abklingzeit. Diese Zeit beschreibt die 
Zeit innerhalb welcher nach der Wechselwirkung 
des γ-Quant mit dem Szintillatorkristall die Szintil-
lationen ausgesandt werden. Diese Zeit bestimmt 
die Totzeit des Detektors, weil innerhalb der Ab-
klingzeit ein weiteres eintreffendes γ-Quant (und 
die dadurch ausgelösten Szintillationen) nicht ge-
trennt gemessen werden kann.

.. Tab. 2.3  Häufigste mittels Generatoren zur Verfügung 
gestellte PET-Radionuklide. (Nach Cherry 2012)

Tochternuklid  
(Generator
produkt)

Zer-
falls-
weg

Halb-
werts-
zeit 
(min)

Elter-
nuklid

Halb-
werts-
zeit

Kupfer-62 (62Cu) β+, EC 9,7 62Zn 9,3 h

Gallium-68 (68Ga) β+, EC 68 68Ge 271 d

Rubidium-82 (82Rb) β+, EC 1,3 82Sr 25 d

EC »electron capture« (Elektroneneinfang)

Für γ-Quanten gilt genauso wie für Röntgenstrahlung 
das Lambert-Beer-Gesetz, d. h.

I(d) = I0 exp(–μd),� (2.5)

wobei I(d), I0 die gemessenen Intensitäten, d die Absor-
berdicke und μ ein von der Energie und dem Material 
abhängiger Parameter ist. Analog zur Halbwertszeit (Glei-
chung 2.2) gibt es entsprechend die Halbwertsdicke D1/2

D1/2 = ln(2)/µ� (2.6)

Für die PET haben die γ-Quanten nach der Annihilation 
jeweils eine Energie von etwa 511 keV. Die Halbwerts-
breite bei dieser Energie in Wasser beträgt etwa 7 cm, 
also etwa doppelt so hoch wie bei konventionell in der 
Nuklearmedizin angewendeten Nukliden oder auch  
von diagnostischer Röntgenstrahlung. Für eine hohe 
Nachweisempfindlichkeit werden deshalb entsprechend 
dichte Detektormaterialien eingesetzt (. Tab. 2.4). 

>> Da bei der PET jeweils zwei Detektoren in Koin
zidenz die beiden bei der Vernichtung des emit-
tierten Positrons mit einem Elektron entstan
denen γ-Quanten nachweisen müssen, sind die 
Anforderungen an die Nachweisempfindlichkeit, 
Lichtausbeute und Abklingzeit nochmals deut-
lich erhöht: So ist z. B. die Nachweisempfindlich-
keit für eine Koinzidenzmessung direkt propor
tional zum Quadrat der Nachweisempfindlichkeit 
der einzelnen Detektoren.

Ein weiterer wichtiger Parameter zur Beschreibung von 
Detektoren ist die Energieauflösung. Obwohl die Ener-
gie der beiden γ-Quanten bei ihrer Entstehung prak-
tisch genau 511 keV beträgt (das entspricht nach 
E = mc2 jeweils der Ruhemasse eines Elektrons bzw. 
Positrons) verlieren die γ-Quanten Energie bei einem 
Stoß mit einem Elektron auf dem Weg durch den Patien
ten. Zusätzlich ändern die γ-Quanten bei dieser Streu-
ung auch noch ihre ursprüngliche Richtung: Dies führt 
im rekonstruierten Bild bei der PET zu einem Unter-
grund welcher den Kontrast im Bild reduziert. Dies 
kann dadurch vermieden werden, dass die Energie der 
γ-Quanten möglichst genau gemessen wird und die 
γ-Quanten mit zu geringer Energie (aufgrund des Ener-
gieverlusts beim Stoß mit einem Elektron) nicht gezählt 
werden. Durch ein entsprechend eng gewähltes Ener-
giefenster können deshalb gestreute γ-Quanten aus
geschlossen werden. Ist nun die Energieauflösung des 
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Detektors aber zu gering, dann werden auch ungestreu-
te γ-Quanten durch das Energiefenster ausgeschlossen, 
was die Nachweisempfindlichkeit reduziert. Deshalb 
benötigen PET-Detektoren eine hohe Lichtquantenaus-
beute, da diese die Energieauflösung wesentlich (mit)
bestimmt. 

Insgesamt sind also Szintillatorkristalle aus mit 
Thallium dotiertem NaJ [NaJ(Tl)] wegen der geringen 
Dichte und aus BGO wegen der langen Abklingzeit 
nicht sehr gut für die Detektion in der PET geeignet  
(. Tab. 2.4). Deshalb werden vor allem Detektoren aus 
Cer-dotiertem Gadolinium-Oxyorthosilikat (GSO), 
Cer-dotiertem Lutetium-Oxyorthosilikat (LSO) und 
Cer-dotiertem Lutetium-Yttrium-Oxyorthosilikat 
(LYSO) verwendet. Bei letzterem ist ein Teil des Lute
tiums durch Yttrium ersetzt.

Für die räumliche Auflösung der Detektoren sind 
die geometrischen Abmessungen der Detektoren ent-
scheidend. Hierfür wurden Blockdetektoren (Casey 
und Nutt 1986) und pixelierte Kristalle mit kontinuier-
lichen Lichtleitern entwickelt (Surti 2000). Dabei wer-
den aus einem großen Kristallblock an einer Seite viele 
kleine Detektoren durch entfernen des Materials da
zwischen abgetrennt. Am anderen Ende des Detektor-
blocks sind z. B. vier Photomultiplier aufgesetzt, sodass 
je nach der Verteilung der Szintillationen berechnet 
werden kann in welchem kleinen Detektorsegment 
diese Szintillationen entstanden sind (Slomka 2016).

Die weitere Verarbeitung der Szintillationen erfolgt 
mittels Sekundärelektronen-Vervielfachern (SEV; Pho-
tomultiplier, PMT). Im Szintillationskristall werden die 

γ-Quanten in Szintillationen umgewandelt, welche sich 
im Kristall ausbreiten und an den verspiegelten Ober-
flächen reflektiert werden. Nur an der Seite an welcher 
der SEV anliegt werden die Szintillationen durchgelas-
sen und treffen auf die Photokathode. Beim Auftreffen 
der Szintillationen auf die Photokathode werden Elek
tronen freigesetzt, die über die kaskadenweise Erzeu-
gung von Sekundärelektronen verstärkt werden (z. B. 
Faktor 107). Aus dem dadurch erzeugten Spannungs
impuls kann die im Kristall absorbierte Energie des 
γ-Quants mit einem Pulshöhenanalysator bestimmt 
werden (Schlegel 2002; Cherry 2012).

PET-System
Neben optimal gewählten Detektoren ist eine wichtige 
Voraussetzung für eine hohe Nachweisempfindlichkeit 
eines PET-Systems eine hohe geometrische Effizienz 
(Cherry 2012): Dies bedeutet, dass der geometrische 
Aufbau des Systems möglichst viele der bei den Zer
fällen und nachfolgenden Annihilationen entstehenden 
γ-Quanten detektieren kann. Da die Annihilations-γ-
Quanten zwar zueinander einen 180°-Winkel haben, 
aber die Richtung im Raum ansonsten beliebig ist,  
wäre die optimale Anordnung der Detektoren in einer 
Kugelschale um den Patienten, damit prinzipiell alle 
γ-Quanten gemessen werden können. Da dies einerseits 
aus praktischen Gründen für Patienten-Untersuchun-
gen ungünstig ist und andererseits auch an den hohen 
Kosten für das Detektormaterial scheitert, bestehen 
deshalb die meisten PET-Systeme aus mehreren hinter-
einander aufgereihten Detektor-Ringen (. Abb. 2.5), 
die zusammen eine Zylinder-Geometrie ergeben. Die 
geometrische Effizienz wird dabei umso höher, je länger 
der Zylinder und damit das axiale Gesichtsfeld des 
Tomografen ist. Übliche Tomografen haben ein axiales 
Gesichtsfeld (»field-of-view«, FOV) zwischen 15–20 cm 
und ein transaxiales Gesichtsfeld von etwa 70 cm 
(Molina-Duran 2014). Die Detektorringe sind eigent-
lich Vielecke, die aus den in 7 Abschn. Detektoren be-
schriebenen Detektorblöcken bestehen.

Neben den Vollring-PET-Systemen gibt es auch spe-
zielle Doppelkopfkameras, die zur Messung von PET-
Nukliden im Koinzidenzmodus betrieben werden kön-
nen (Doppelkopf-Koinzidenzkamera). Diese besitzen 
wegen der geringeren Detektorfläche eine geringere 
geometrische Effizienz, weshalb sie in der Folge auch 
weniger empfindlich sind. Zudem sind sie auch für  
den konventionellen SPECT-Betrieb vorgesehen, und 
diese Anforderungen lassen sich nicht ohne Kompro-

.. Tab. 2.4  Gegenüberstellung relevanter Eigenschaften ver-
schiedener in der PET eingesetzter Szintillatormaterialien. 
(Nach van Eijk 2008; Slomka 2016)

Eigenschaft NaJ BGO GSO LSO LYSO

Dichte (g/cm3) 3,67 7,13 6,71 7,4 5,37

Effektive Atom-
zahl (Z)

51 74 59 66 54

Lichtausbeute 
(% von NaJ)

100 8 16 75 75

Abklingzeit (ns) 230 300 60 40 53

BGO Wismutgermanat; GSO Gadolinium-Oxyorthosilikat 
(Cer-dotiert); LSO Lutetium-Oxyorthosilikat (Cer-dotiert); 
LYSO Lutetium-Yttrium-Oxyorthosilikat (Cer-dotiert); 
NaJ(Tl) Natrium-Jodid (Tl-dotiert)
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misse mit dem PET-Betrieb in Einklang zu bringen 
(D’Asseler 2001; Ziegler 2000). Im Folgenden werden 
deshalb nur Vollringsysteme betrachtet.

Die am häufigsten auftretenden Messereignisse in 
der PET sind in . Abb. 2.5 dargestellt. Im Folgenden 
werden diese kurz diskutiert.

Einzelereignisse (»singles«) treten immer auf, wenn 
von den zwei entstandenen γ-Quanten nur eines gemes-
sen wird, weil das andere z. B. aus dem Detektorring 
ungemessen entkommt oder aber seine Energie soweit 
durch Streuprozesse (Compton-Effekt) reduziert wird, 
dass es außerhalb des eingestellten Energiefensters liegt 
und deshalb nicht gezählt wird. Diese Einzelereignisse 
tragen nichts zur Bildgebung bei, da die Information 
über den Zerfallsort (also wo sie entstanden sind) nicht 
vorliegt. Sie sind unerwünschte aber unvermeidbare 
Ereignisse, weil sie die Totzeit des Systems erhöhen und 
so die Rate an wahren Koinzidenzen verringern. 

Die wahren Koinzidenzen (»trues«) sind die Ereig-
nisse, die für die Bildgebung verwendet werden. Dabei 
sprechen zwei Detektoren innerhalb von wenigen 
Nanosekunden (dies wird durch die Auswahl des Koin-
zidenzzeitfensters festgelegt) gleichzeitig (koinzident) 
an und beide sind ungestreut, d. h. sie haben jeweils 
noch die ganze Energie von 511 keV. Zu diesen wahren 
Koinzidenzen tragen auch Photonen bei, die durch 
einen Streuprozess nur geringfügig aus Ihrer Richtung 
ausgelenkt wurden, soweit ihre Energie noch innerhalb 
des ausgewählten Energiefensters liegt. Die Verbin-
dungslinie zwischen den beiden Detektoren, die die 
beiden γ-Quanten koinzident gemessen haben, wird 
»line of response« (LOR) genannt und enthält die In
formation über den Ort des Zerfalls beziehungsweise 
der Annihilation. Diese wahren Koinzidenzen sind die 
erwünschten Ereignisse, welche zum 3D-Bild der Akti-
vitätsverteilung beitragen.

Die gestreuten Koinzidenzen sind solche Koinziden-
zen, bei welchen zumindest ein γ-Quant eine relevante 
Streuung erfährt (. Abb. 2.5c), der dadurch bedingte 
Energieverlust des γ-Quants jedoch noch innerhalb des 
eingestellten Energiefensters liegt. Dadurch wird solch 
eine Koinzidenz gezählt und einer falschen LOR zuge-
ordnet. Für diese gestreuten Koinzidenzen müssen bei 
der Bildrekonstruktion entsprechende Korrekturalgo-
rithmen eingesetzt werden.

Weitere unerwünschte Ereignisse treten als zufällige 
Koinzidenzen auf. Dabei finden innerhalb des Koin
zidenzzeitfensters gleich zwei Zerfälle statt. Von den 
emittierten γ-Quanten wird jeweils eines nicht detek-

tiert, weshalb dann die beiden gemessenen γ-Quanten 
fälschlicherweise als zusammengehöriges Paar gedeutet 
werden. In der Folge wird eine falsche LOR abge
speichert. Diese falschen Werte können zwar nähe-
rungsweise gemessen oder auch modellmäßig berech-
net werden, jedoch führen die zufälligen Koinzidenzen 
zu einer Verringerung des Signal-zu-Rauschen-Ver-
hältnisses.

Dieselbe Ursache – gleichzeitiger Zerfall zweier 
Atomkerne – führt auch zu Triple-Koinzidenzen (. Abb. 
2.5e), wenn nur eines der vier entstandenen γ-Quanten 
nicht gemessen wird. Auch dieser Fall führt dazu, dass 
Zerfallsereignisse nicht gemessen werden können und 
als Folge zu einem höheren Rauschen in den rekons
truierten Aktivitätsbildern. Zu beachten ist auch, dass 
immer wenn zwei gleichzeitige Zerfälle beteiligt sind, 
die Wahrscheinlichkeit für deren Auftreten propor
tional zum Quadrat der Aktivität im Patienten steigt. 
Deshalb werden diese Prozesse vor allem beim Einsatz 
hoher Aktivitäten relevant. Somit gibt es bei PET-Mes-
sungen eine optimale Aktivität: Bei zu hohen Aktivi
täten im Patienten gibt es zu viele störende Effekte, wie 
die erhöhte Totzeit, zufällige Koinzidenzen, Triple- 
Koinzidenzen, usw. und zusätzlich eine mit der Akti
vität steigenden Strahlenexposition der Patienten. Bei 
ganz geringen Aktivitäten ist die Messstatistik schlecht 
bzw. lange Messzeiten werden benötigt, um genügend 
wahre Koinzidenzen für ein brauchbares Signal-zu-
Rauschen-Verhältnis zu erreichen. Zusätzliche Arte
fakte treten bei langen Messzeiten aufgrund der erhöh-
ten Patientenbewegung auf.

Bei den in . Abb. 2.5 dargestellten Prozessen ist zu 
beachten, dass die schwarzen Linien der LOR nicht ge-
nau durch den rot gekennzeichneten Ort des Zerfalls 
gehen. Dies liegt daran, dass das Positron vor seiner 
Vernichtung beim Zusammenstoß mit einem Elektron 
eine – durch Wechselwirkung (»Stöße«) mit den Elek
tronen der Umgebung verursachte – Zickzack-Bahn 
durchläuft, sodass die Annihilation im Extremfall meh-
rere Millimeter vom Zerfallsort stattfindet. Des Weite-
ren ist die Annahme eines exakten 180°-Winkels zwi-
schen den beiden γ-Quanten nur näherungsweise rich-
tig. Diese Annahme wäre exakt, wenn der Schwerpunkt 
der beiden sich vernichtenden Teilchen (Elektron und 
Positron) bei der Annihilation in Ruhe wäre. Dies ist im 
Allgemeinen nicht der Fall, weshalb von 180° verschie-
dene Winkel geringer Größe auftreten können (±0,3°). 
Diese Winkelabweichungen tragen – wie die Positro-
nenreichweite – zu einer reduzierten Auflösung bei. Da 
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dieser Effekt mit der Größe des transaxialen Gesichts-
feldes zunimmt, wurden für Hirnuntersuchungen und 
für Tiere spezielle Tomografen mit möglichst geringem 
transaxialem Gesichtsfeld entwickelt.

Bei den in . Abb. 2.5 dargestellten Prozessen wird 
außerdem davon ausgegangen, dass das Zerfallsereignis 
mit gleicher Wahrscheinlichkeit auf der Verbindungs
linie der koinzident messenden Detektoren stattfand. 
Aufgrund der inzwischen möglichen Zeitauflösung von 
etwa 0,1 ns (Joshua 2016) kann zusätzliche Information 
über den Ort des Zerfall aus der gemessenen Zeitdiffe-
renz der beiden Detektionen gewonnen werden: Je nach 
der Zeitdifferenz (»time of flight«, TOF), (Lewellen 
1998; Ter-Pogossian 1981; Surti 2006; Vandenberghe 
2006; Vandenberghe 2016; Surti 2016) kann wegen der 
bekannten Lichtgeschwindigkeit der beiden Photonen 
der wahrscheinlichste Ort des Zerfalls berechnet wer-
den und somit die Unsicherheit der Ortbestimmung 
weiter reduziert werden. Die zeitliche Auflösung ent-
spricht einer Strecke von etwa 10 cm auf der Koinzi-
denzlinie (LOR). Die Berücksichtigung dieser Informa-
tion in der Bildrekonstruktion kann insbesondere im 
Körperstamm zu einer deutlichen Erhöhung des Signal-
zu-Rauschen-Verhältnisses führen. 

Für die quantitative Bildgebung ist neben den Kor-
rekturen für die in . Abb. 2.5 beschriebenen uner-
wünschten Messprozesse insbesondere die Schwächungs
korrektur wichtig. Für die Schwächungskorrektur bei 
der PET muss die Schwächung entlang der gesamten 
Koinzidenzlinie bekannt sein. In reinen PET-Systemen 
wurden dafür die Patienten im Rahmen einer Schwä-
chungsmessung zusätzlich mit externe 68Ge/68Ga- oder 
137Cs-Quellen durchstrahlt (Transmissionsaufnahme) 
und – analog zu einer CT – ein Schwächungsbild rekon-
struiert und zur Schwächungskorrektur verwendet. 
Aufgrund der niedrigen Quellenaktivität und kurzen 
zur Verfügung stehenden Messdauer waren die damit 
erhaltenen Schwächungskorrekturfaktoren stark ver-
rauscht und haben die PET-Bildqualität entsprechend 
verschlechtert. Unter anderem deshalb werden heute 
praktisch nur noch kombinierte PET-CT-Geräte einge-
setzt, da bei diesen aus den CT-Daten die Schwächungs-
korrekturfaktoren rauscharm in hoher Qualität be-
stimmt werden können.

Ein weiterer wesentlicher Teil des PET-Systems ist 
die Software bzw. die Algorithmen zur tomografischen 
Bildrekonstruktion. Weil in der PET nur wenige hundert 
Photonen pro Voxel gemessen werden, liegt das un
vermeidliche Poisson-Rauschen oder auch Quanten-

Rauschen schon etwa bei 5 %. Das Poisson-Rauschen ist 
proportional zu N1/2 wobei N die Zahl der gemessenen 
Photonen ist. Werden nur etwa 400 Photonen pro Voxel 
gemessen, ergibt sich gerade ein Rauschen von 5 %. Die 
oben geschilderten Effekte (. Abb. 2.5) tragen zu weite-
rem Rauschen bei. Deshalb wurde für die PET bereits 
sehr früh das Standardverfahren »gefilterte Rückprojek-
tion« (Brooks 1976) verlassen und die iterative Bild
rekonstruktion (Herman 1976) eingeführt (Schmidlin 
1991). Diese erlaubte die Messwerte entsprechend ihrer 
statistischen Unsicherheit zu gewichten und führte so 
zu wesentlich Rausch- und Artefakt-ärmeren Bildern. 
Neuere Bildrekonstruktionsverfahren berücksichtigen 
bei der Rekonstruktion zusätzlich die genauen System- 
und Nuklideigenschaften, wie z. B. Detektorempfind-
lichkeiten, -größen und -anordnungen, Energieauf
lösung, TOF, Energie und damit Reichweite der Positro-
nen; (Qi 2006; Iriarte 2016). Letztlich wird die Informa-
tion über das ganze PET-System und den Messprozess 
in die iterative Bildrekonstruktion soweit wie möglich 
integriert. Dadurch lassen sich um den Faktor 2 bessere 
Auflösungen erreichen, als die Detektorgröße.

Ein wesentlicher Punkt bei der iterativen Bildrekon-
struktion stellt die Konvergenz dar. Bei den iterativen 
Verfahren wird jeweils das aktuelle Bild mit den Mess-
daten so verändert, dass das Bild danach etwas besser  
zu den Messdaten passt. Begonnen wird dieser iterative 
Prozess mit einem Bild konstanter Intensität. Nach eini-
gen Iterationen verändert sich das Bild nur noch gering-
fügig, dann ist die Konvergenz erfolgt. Wird dieser 
iterative Prozess zu früh (vor der Konvergenz) beendet, 
so enthalten die Bilder relativ wenig Rauschen, weil  
das Startbild konstanter Intensität noch »nachwirkt«. 
Solche Bilder mit hohem Signal-zu-Rauschen-Verhält-
nis können für die visuelle Befundung vorteilhaft sein. 
Diese Bilder sind jedoch nicht quantitativ, weil z. B. 
Kontraste zwischen verschiedenen Bildbereichen nicht 
richtig wiedergegeben werden. Für quantitative Aus-
wertungen muss der Bildrekonstruktionsalgorithmus 
konvergiert sein.

Werden nur Koinzidenzen zwischen verschiedenen 
Detektoren eines Detektorrings berücksichtigt, so 
spricht man von zweidimensionaler (2D-) Messung. Bei 
dieser Messung können Wolfram-Septen den Streu
anteil (. Abb. 2.5c) zwischen verschiedenen Detektor-
ringen deutlich verringern. Bei der 3D-Messung werden 
Koinzidenzen zwischen verschiedenen Detektorringen 
zugelassen. Dadurch wird die Anzahl der möglichen 
Koinzidenzen erhöht, was die geometrische Effizienz 
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um einen Faktor 4–8 erhöht (Slomka 2016). Dies geht 
allerdings auf Kosten eines um etwa den Faktor 3 grö-
ßeren Streuanteils, welcher durch effiziente Methoden 
auch in der Bildrekonstruktion korrigiert werden muss. 
Durch die bei der 3D-Messung deutlich erhöhte Zahl 
von Messdaten werden damit insbesondere die itera
tiven Rekonstruktionsmethoden sehr zeitaufwendig. 
Insgesamt kann durch die inzwischen allgemein einge-
setzte 3D-Messung jedoch ein Faktor 3–5 an Sensitivi-
tätssteigerung gewonnen werden.

Kenngrößen zur Bewertung der Bildqualität
Die Leistungsfähigkeit der PET-Systeme wird anhand 
normierter Kenngrößen bestimmt, die von den Her
stellern festgelegt werden (National Electrical Manu
facturers Association 2007). Dabei werden sowohl das 
Messverfahren (zu verwendende Phantome und Akti
vitäten) als auch das Auswerteverfahren vorgegeben. 
Die damit erhaltenen Kenngrößen sollen die Vergleich-

barkeit der verschiedenen Geräte erlauben. Allerdings 
kann diese Normierung naturgemäß nicht die spezi
fischen Anforderungen aller Einsatzgebiete der PET 
abdecken und die vergleichende Bewertung verschiede-
ner Tomografen sollte ggfs. durch weitere Messungen 
ergänzt werden. 

>> Zwei der für die PET-Bildgebung wichtige 
Parameter sind die Systemempfindlichkeit (»sen-
sitivity«) und die räumliche Auflösung (Ortsauf
lösung, »spatial resolution«). 

Die Systemempfindlichkeit misst, welcher Anteil der 
emittierten γ-Quanten vom System tatsächlich gemes-
sen werden kann (National Electrical Manufacturers 
Association 2007). Diese hängt von der geometrischen 
Effizienz (also der »Menge« der Detektoren), aber auch 
vom Detektormaterial (Detektionsempfindlichkeit, 
Lichtausbeute, Energieauflösung, Totzeit) sowie von  
der elektronischen Nachverarbeitung (z. B. Koinzidenz-

.. Abb. 2.5a–f  PET-Detektorring mit typischen Messereignissen. a Einzelereignis (»single«). b Wahre Koinzidenz (»true«). c Gestreute Koinzi-
denz mit falscher räumlicher Zuordnung (gestrichelt) und eigentlich richtiger Zuordnung (gepunktet). d Zufällige Koinzidenz (»random«) 
und e Dreifachereignis (»triple«) als Folge von zwei Zerfällen. f Dreifachereignis (»triple«) als Folge eines Zerfalls eines »unreinen« β+-Emitters 
mit (innerhalb des Koinzidenzzeitfensters) nachfolgender γ-Emission aus dem zerfallenen Kern. Zu beachten ist, dass die dargestellten Pro-
zesse nicht nur in der Zeichenebene selbst stattfinden können, sondern – da mehrere solcher Detektorringe hintereinander aufgereiht sind – 
auch zwischen verschiedenen Detektorringen (3D-Messung)

a b c

d e f
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zeitfenster) ab. Je höher die Sensitivität, desto mehr 
γ-Quanten werden (bei gleicher Messdauer) gemessen. 
Dies führt zu einem geringeren Poisson-Rauschen und 
damit zu einem besseren Signal-zu-Rauschen-Verhält-
nis. Letzteres ist wichtig für die bestmögliche Unter-
scheidung zweier unterschiedlicher Aktivitäten im Bild.

Die Ortsauflösung misst wie gut zwei benachbarte 
Punktquellen getrennt dargestellt werden können. Die 
Ortsauflösung im PET ist sowohl vom Ort im Gesichts-
feld abhängig, als auch von der Richtung (transaxial, 
axial) und kann mittels der Akquisition von Punktquel-
len erfasst werden (National Electrical Manufacturers 
Association 2007). Angegeben wird dabei die Halb-
wertsbreite (»full width at half maximum«, FWHM): 
Diese ist definiert als die Breite des Linienprofils bei der 
halben maximalen Höhe im Linienprofil einer Punkt-
quelle.

>> Besondere Bedeutung für die Quantifizierung 
kleiner Strukturen (z. B. Metastasen) hat die Orts-
auflösung.

Die endliche Auflösung führt zu einer »Verschmie-
rung« der Aktivität im Bild, sodass eine zu kleine Akti-
vitätskonzentration (Kontrast) in solchen Läsionen ge-
messen wird, deren Größe gleich oder kleiner der Halb-
wertsbreite des PET ist. Zusammen mit dem Bildrau-
schen führt dies zu einer schlechteren Erkennbarkeit 
kleiner Läsionen (. Abb. 2.6). Die Größe dieses Recov-
ery-Effektes wird anhand eines Phantoms gemessen 
und muss bei der quantitativen Bewertung von Akti
vitätskonzentrationen in kleinen Läsionen anhand  
der Recovery-Koeffizienten berücksichtigt werden 
(Geworski 2000).

Für die Befundung wichtige Größen sind des Weite-
ren das Kontrastrauschen und das Signal-zu-Rauschen-
Verhältnis (National Electrical Manufacturers Associa-

tion 2007), die auch anhand des in . Abb. 2.6 gezeigten 
Phantoms bestimmt werden können. Durch gemein
same Auftragung beider Parameter für verschiedene 
Messzeiten oder für verschiedene Rekonstruktions
algorithmen können gezielt die jeweils optimalen Mess-
dauern oder Rekonstruktionsalgorithmen ausgewählt 
werden (Molina-Duran 2014).

Neben den rein physikalischen Kenngrößen zur Er-
fassung der Bildqualität (International Commission on 
Radiation Units and Measurements 1996), werden auch 
ROC-Studien (»receiver operating characteristic«) Stu-
dien durchgeführt, die die Bewertung von Bildinhalten 
durch Beobachter einschließen (Glatting 2003; Metz 
1978). Dadurch sind die Bewertungsergebnisse relevant 
für die spezifische den Beobachtern gestellte Aufgabe. 
Dem Vorteil der aufgabenspezifischen Einschätzung 
steht allerdings eine Abhängigkeit von den Beobachtern 
gegenüber, sodass diese Studien zumindest mehrere Be-
obachter (möglichst mit unterschiedlichem Erfahrungs-
stand) einschließen sollten (International Commission 
on Radiation Units and Measurements 1996).

Ein besonderer Vorteil der PET besteht in der quan-
titativen bildlichen Darstellung von Aktivitätskonzen
trationen bis in den picomolaren Bereich. Für die quan-
titative PET sind zwei Voraussetzungen erforderlich:
44 Der Tomograf muss sich im linearen Arbeits
bereich befinden, d. h. die verwendete Aktivität 
darf nicht so hoch sein, dass die in 7 Abschn. 2.1.1 
PET-System beschriebenen Korrekturen nicht mehr 
effizient sind.
44 Eine Kalibrierung mittels der Messung eines 
physikalischen Phantoms mit eine definierten 
Aktivität muss erfolgt sein.

Zum ersten Punkt gehört auch, dass der Bildrekons
truktionsalgorithmus konvergiert sein muss, weil an-

.. Abb. 2.6  Phantommessung zur Untersuchung des Recovery-Effekts für Kugeln unterschiedlicher Größe (10–37 mm Durchmesser). Die 
kleinen Kugeln (Läsionen) scheinen aufgrund der Halbwertsbreite (»full width at half maximum«) fälschlicherweise (!) eine deutlich geringere 
Aktivitätskonzentration zu besitzen als die großen Kugeln
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sonsten die Kontraste im Bild nicht richtig sind und eine 
Kalibrierung deshalb unmöglich ist. Diese Quantitativi-
tät der Bildinformation ist nicht direkt Teil der Bildqua-
litätskenngrößen, jedoch für viele Anwendungen in der 
PET besonders wichtig.

Akquisitions- und Auswertestrategien
Die Akquisition bei der PET-Untersuchung erfolgt ent-
weder statisch oder dynamisch. 

Bei der statischen Messung werden die Koinzidenzen 
über eine längere Zeitdauer (Zeitintervall, »frame«) auf-
summiert und danach ein (statisches) Bild rekonstru-
iert. Der Zeitpunkt der Messung nach Injektion hängt 
dabei von der verwendeten radiomarkierten Substanz 
ab. Das axiale Gesichtsfeld (d. h. eine Bettposition) 
eines PET beträgt nur 15–20 cm. Soll ein größerer Be-
reich des Patienten aufgenommen werden, so wird der 
Patient deshalb schrittweise durch den Tomografen 
durchgeschoben und alle Bereiche gemessen. Die ein-
zelnen Bettpositionen werden dabei teilweise überlap-
pend gewählt, weil bei der 3D-Messung die Empfind-
lichkeit zum Rand der Bettposition hin abnimmt und 
dies durch die Überlappung kompensiert werden kann. 
Neueste Entwicklungen erlauben auch eine kontinuier-
liche Bewegung der Liege durch den Tomografen 
(Rausch 2015). Dadurch werden Effekte dieser inhomo
genen Empfindlichkeit ganz vermieden (abgesehen von 
den Rändern des gesamten Messbereichs).

Für eine quantitative Auswertung gibt es eine Fülle 
von verschieden normierten Kenngrößen, häufig auch 
die (relative) Aktivitätskonzentration in der Zielstruk-
tur zu derjenigen eines als krankheitsunabhängigen an-
genommenen Vergleichsorgans wie z. B. Muskel. Am 
häufigsten wird der »standardized uptake value« (SUV) 
eingesetzt, der die zerfallskorrigierte Aktivitätskonzen-
tration C in der untersuchten Struktur relativ zur Kon-
zentration CGK der applizierten Aktivität pro Körper
volumen normiert:

SUV = C/CGK� (2.7)

Dabei wird das Volumen aus dem Körpergewicht be-
rechnet unter der Annahme einer Dichte von 1 kg/l. 
Diese Normierung bedeutet, dass bei einer homogenen 
Verteilung der Aktivität im Patienten SUV = 1 erhalten 
wird. Werte >1 entsprechen deshalb einer Anreiche-
rung. Die Verwendung des SUV wird zum Teil sehr kri-
tisch gesehen, weil er von sehr vielen Einflussgrößen 
abhängt (Keyes 1995; Visser 2010). Entsprechend gibt 

es auch viele Verbesserungsvorschläge wie z. B. die Nor-
mierung auf die fettfreie Masse des Patienten (»lean 
body mass«, LBM) oder die Körperoberfläche (»body 
surface area«, BSA). 

Bei der dynamischen Messung wird für eine Bett
position die Kinetik der Aktivitätsverteilung gemessen, 
d. h. für viele Zeitintervalle »frames« hintereinander. 
Dynamische PET-Aufnahmen liefern damit eine Zeit-
reihe von Bildern. Die Auswahl der Dauern der einzel-
nen Zeitintervalle hängt wiederum von der verwen
deten Substanz (und dem Auswerteverfahren) ab. Die 
auszuwertenden Datenmengen bei der zeitaufgelösten 
Messung sind dabei zu groß für eine direkte Befundung 
durch einen Arzt, weshalb eine Vorverarbeitung zur 
Datenreduktion mittels kinetischer Modellierung er-
folgt (Huang 1986b; Huang 1986a; Cherry 2012; Strand 
1993; Gunn 2002; Gunn 2001; Lottes 2000). 

Zwei Arten der kinetischen Modellierung werden 
unterschieden: 
44 Multivariate Analysen: Diese erlauben eine qua
litative Analyse und Segmentierung und umfassen 
die Faktor-Analyse, die Cluster-Analyse und die 
Hauptkomponentenanalyse (»principal component 
analysis«, PCA). 
44 Analyse im Rahmen von Kompartimentmodellen: 
Diese erlaubt die Verwendung zusätzlicher Infor-
mation über das untersuchte System und die quan-
titative Analyse und Angabe von (physiologischen) 
Parametern. 

Multivariate Analysen sind datengetrieben, während 
die Kompartimentanalyse modellgestützt erfolgt. Ziel 
der Kompartiment-Analyse ist es, den Zeitverlauf der 
interessierenden Substanz einfach zu beschreiben. Da-
mit wird der Zeitverlauf auf wenige Parameter abge
bildet, also eine Datenreduktion durchgeführt. Zudem 
stellen die Kompartimentmodelle eine Verbindung zwi-
schen den Messdaten und physiologischen Parametern 
her. Sie erlauben also auch Aussagen über die der Kine-
tik zugrundeliegende Funktion. Auch Kombinationen 
datengetriebener Verfahren mit Kompartimentmodel-
len finden Verwendung zur Verringerung der Abhän-
gigkeit der Ergebnisse vom Untersucher (Glatting 2004).

Aufgrund der Zuordnung verschiedener physiolo
gischer Größen zu den Modellparametern können mit 
den Kompartimentmodellen z. B. Perfusion und spe
zifische Bindung unabhängig voneinander bestimmt 
werden. Damit sollte zumindest potenziell eine größere 
Trennschärfe bei der differentiellen Befundung erreicht 
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werden können (Sachpekidis 2016). Die Auswahl und 
Anwendung geeigneter Modelle muss an die verwen
dete Substanz angepasst und validiert werden (Glatting 
2007; Kletting 2013).

2.1.2	 PET-CT

Die PET ist die Modalität der Wahl, um quantitativ und 
mit hoher Empfindlichkeit funktionelle Prozesse im 
menschlichen Körper darzustellen. Ein Problem stellt 
dabei allerdings die im Vergleich zur Computertomo-
grafie relativ geringe Auflösung dar, sodass eine ausrei-
chend genaue anatomische Zuordnung durch die PET 
allein häufig nicht möglich ist. Da oft schon ein CT für 
die Patienten vorlag, wurden zur genaueren Zuordnung 
Registrierungsalgorithmen zur korrekten anatomi-
schen Überlagerung beider Bilder entwickelt (Goerres 
2002; Slomka 2009). Weil sich die Patienten aber zwi-
schen den beiden Aufnahmen zumindest von einem 
Gerät zum anderen hin bewegt hatten und eine iden
tische Lagerung unmöglich ist, war eine anatomische 
Zuordnung mit der gewünschten Sicherheit oft nicht 
möglich. Deshalb wurde im Jahr 1998 ein erstes kombi-
nierte PET-CT-Gerät vorgestellt (Beyer 2000), welches 
aus den zwei hintereinandergeschalteten Modalitäten 
bestand. Nun mussten die Patienten zwischen beiden 
Aufnahmen nicht aufstehen, sondern die Liege wurde 
einfach nach der CT-Messung in den PET weiterge-
schoben.

Da beide Modalitäten bereits etabliert waren, be-
stand eine Innovation darin, eine Liege zu entwickeln, 
die sich bei der Bewegung zwischen den beiden Moda-
litäten auch für schwere Patienten möglichst wenig 
durchbiegt. Damit wird sichergestellt, dass – sofern sich 
der Patient nicht bewegt – eine eindeutige räumliche 
Beziehung zwischen den Bildern beider Modalitäten 
vorliegt. Die zweite Innovation im PET-CT-System be-
trifft die Schwächungskorrektur, die bei den PET-Ge
räten viel Zeit benötigte und dabei trotzdem noch zu 
Artefakten aufgrund geringer Zählstatistik führte. Bei 
den PET-CT-Systemen wird die Schwächungskorrektur 
aus den CT-Daten berechnet (Kinahan 1998; Burger 
2002). Dies führt zu einer deutlichen Reduzierung der 
insgesamt für die PET-Untersuchung benötigten Zeit 
bei gleichzeitiger Verbesserung des Signal-zu-Rau-
schen-Verhältnisses in den Bildern, weil die CT-Schwä-
chungsfaktoren praktisch nichts zum Rauschen beitra-
gen. Ein (allerdings geringeres) Problem stellt die Ener-

gieskalierung dar: Die Schwächungsfaktoren für Photo-
nen bei den üblichen CT-Energien bis 140 keV müssen 
auf die 511 keV der Annihilationsquanten umgerechnet 
werden. Dies ist aber nicht eindeutig möglich, weil die 
Schwächungskoeffizienten nicht nur von der Energie 
der Photonen, sondern auch vom durchstrahlen Mate-
rial abhängen. Insgesamt konnte jedoch gezeigt werden, 
dass z. B. für menschliches Gewebe stückweise lineare 
Interpolationen zufriedenstellende Ergebnisse für diese 
Umrechnung liefern (Burger 2002). 

Ein größeres Problem für die Schwächungskorrek-
tur der PET-Aufnahmen stellt die unterschiedliche 
Dauer der Bildakquise dar. Dadurch können Artefakte 
erzeugt werden (Beyer 2005), die zu einer falschen Dia-
gnose führen: Da die PET-Aufnahmen des Patienten 
eine zeitliche Mittelung über Minuten abbilden, wäh-
rend die CT-Messungen deutlich kürzer sind, müssen 
die CT-Aufnahmen mit definierten Atemprotokollen 
geführt werden, die der mittleren Schwächung mög-
lichst nahe kommen (Beyer 2003).

Trotz der auftretenden Probleme war der Erfolg der 
PET-CT-Geräte so außerordentlich, dass alleinige PET-
Geräte inzwischen praktisch vollständig vom Markt 
verschwunden sind (Slomka 2016).

2.1.3	 PET-MRT

Die PET ist ein diagnostisches Verfahren, welches auf 
der Messung der im Körper ablaufenden physiolo
gischen Prozesse beruht. Trotz der hohen Empfindlich-
keit für die Messung von radioaktiv markierten Subs-
tanzen im Picomolar-Bereich, wird die Anatomie da-
bei nicht in ausreichendem Ausmaß mit abgebildet.  
Die Hinzunahme hochauflösender, anatomischer Bild
gebung war deshalb zur optimalen Befundung von An-
fang an nötig. Die MRT-Bildgebung bietet dabei drei 
Vorteile gegenüber der CT (Ratib 2011; Herzog 2016; 
Herzog 2012): 
44 eine bessere Darstellung bzw. Trennung der ana
tomischen Strukturen,
44 verschiedene Sequenzen zur funktionellen Bild
gebung, die die durch die PET gewonnene Infor-
mation ergänzen, und
44 keine Exposition der Patienten mit ionisierender 
Strahlung

Eine erste Machbarkeitsstudie zur kombinierten PET-
MRT-Messung wurde 1996 und damit bereits relativ 
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bald nach der Etablierung der PET-CT durchgeführt 
(Shao 1997; Herzog 2016), das erste kommerzielle PET-
MRT-System wurde im Jahr 2010 installiert.

Detektorkonfiguration
Als wichtigstes Problem bei der Integration beider Mo-
dalitäten stellte sich die Verwendung von PMTs im 
PET-Gerät dar. Da in diesen zur Signalverstärkung 
Elektronen beschleunigt werden, die durch das Magnet-
feld des MRT auf Kreisbahnen gezwungen werden, 
können PMTs in einem PET-MRT nicht verwendet 
werden. Zuerst wurden die durch die γ-Quanten im 
Szintillatorkristall erzeugten Szintillationen mittels 
Lichtleitern aus dem Magnetfeld herausgeleitet und mit 
aufgesetzten Lawinen Photodioden (»avalanche photo 
diodes«, APD) gemessen. Da die Kennlinie der APD 
nicht empfindlich gegenüber Magnetfeldern ist, wur-
den die APD in späteren Geräten direkt auf den LSO-
Kristalle angebracht. Um auch eine Störung durch das 
MRT-Hochfrequenzfeld zu vermeiden, wurden die 
PET-Detektoren außerdem durch ein Kupfergehäuse 
abgeschirmt. Da die Kennlinie der APD temperatur
abhängig ist, müssen die Detektoren entsprechend ge-
kühlt werden. 

Das erste Hybridgerät wurde später als ein Einschub 
in ein vorhandenes MRT-Gerät konzipiert. Dadurch 
hatte das PET-Gesichtsfeld nur einen transaxialen 
Durchmesser von 36 cm, in dem auch noch die MRT-
Kopfspulen untergebracht werden mussten. Mit diesen 
Hybridgeräten konnte nachgewiesen werden, dass kein 
relevantes Übersprechen zwischen MRT- und PET-
Komponente erfolgt. Da die Kopfspulen innerhalb des 
PET-Gesichtfelds lagen, musste zusätzlich deren Schwä-
chung verringert werden, um den dadurch verursach-
ten Empfindlichkeitsverlust bei der PET-Messung 
zu minimieren. 

Ein Nachteil der APD-Detektorkonfiguration liegt 
in ihrer geringen Zeitauflösung, weshalb keine TOF-
Option bei der PET-Bildrekonstruktion eingesetzt wer-
den kann. Inzwischen wurden jedoch verbesserte APD 
(»Geiger-Müller-APD« oder auch »silicon photomulti-
pliers«, SiPMT) entwickelt, die – neben weiteren Vortei-
len gegenüber den APD – die TOF-Option aufgrund 
der besseren Zeitauflösung ermöglichen (Slomka 2016; 
Herzog 2016).

Ein anderer Weg PET und MRT zu kombinieren, 
aber trotzdem weiterhin die Standardkonfiguration der 
Einzelgeräte zu benutzen, besteht darin, beide in einem 
Raum mit einer gemeinsamen Achse zu verbinden 

(analog zum PET-CT). Damit die PMT im PET vom 
Magnetfeld des MRT nicht mehr beeinflusst werden, 
muss der Abstand allerdings z. B. 4 m betragen (beim 
PET-CT sind es nur etwa 0,5 m) und die PET-Detek
toren zusätzlich gegen das Magnetfeld abgeschirmt 
werden. Eine speziell konstruierte Patientenliege, die 
die Patienten von einem Gerät zum anderen trans
portiert, ermöglicht dann eine sequenzielle Messung  
in beiden Geräten ohne eine Umlagerung des Pa
tienten.

Diese sequenzielle Messung hat den Vorteil, dass die 
MRT-Sequenzen nicht an die Dauer der Messungen der 
einzelnen Bettpositionen (zwischen 2–5 min) angepasst 
werden müssen, desgleichen sind bei der PET-Messung 
keine MRT-Spulen im PET-Gesichtsfeld, die durch 
Schwächung der γ-Quanten zu einer Reduktion der 
Empfindlichkeit der PET führen. Zudem kann wegen 
der hohen Zeitauflösung der Detektoren die TOF-Op-
tion (7 Abschn. 2.1.1 PET-System) genutzt werden. Die 
Verwendung von APD mit ihrer geringeren Zeitauf
lösung in den simultan messenden PET-MRT erlaubt 
dies nicht. Nachteilig bei dem sequentiellen System ist 
die insgesamt längere Messdauer für die Patienten und 
die nicht simultane Messung (relevant bei sich schnell 
ändernden funktionellen Prozessen).

Schwächungskorrektur
Beide Optionen – simultan oder sequenziell – müssen 
allerdings die Schwächungskorrektur für die PET-Kom-
ponente bereitstellen. Dies ist nicht so einfach lösbar 
wie beim PET-CT, weil keinerlei Beziehung zwischen 
dem MRT-Signal und den Schwächungsfaktoren für 
γ-Quanten (511 keV) besteht. Deshalb mussten ver-
schiedene neue Verfahren entwickelt werden, z. B. 
Dixon-Sequenzen gefolgt von Segmentierungsverfah-
ren die den verschiedenen Klassen Luft, Lunge, Fett- 
und Weichteil-Gewebe entsprechende Schwächungs-
faktoren zuweisen (Mehranian 2016). Die Knochen 
werden dabei einfach als Weichteilgewebe klassifiziert, 
obwohl der Schwächungskoeffizient von 0,15/cm für 
Knochen deutlich höher als der von Weichteilgewebe 
(0,096/cm) ist. Neuere Verfahren nutzen inzwischen 
auch die Information über die Schwächung, welche 
indirekt auch in der Anzahl der gemessenen wahren 
Koinzidenzen enthalten ist. In Verbindung mit der 
MRT-Segmentierung ist damit eine bessere Berechnung 
der Schwächungskorrekturfaktoren möglich.
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Ausblick
Zukünftige Verbesserungen für die PET-MRT sind zu 
erwarten durch weiter optimierte
44 Detektorkonfigurationen für die PET
44 Schwächungskorrekturfaktoren aus einer geeigneten 
Kombination von PET- und MRT-Informationen
44 Sequenzen und Spulen für die MRT-Komponente

2.2	 PET-Radiotracerentwicklung  
für die spezifische bildgebende  
Diagnostik des Prostatakarzinoms

Carmen Wängler, Björn Wängler

2.2.1	 Bedarf an geeigneten Radiotracern

Eine frühzeitige, sensitive und spezifische Diagnostik 
des Prostatakarzinoms (PCa) hat sehr hohe Relevanz 
für die Wahl einer stadiengerechten Therapie und in 
Konsequenz des Gesamtüberlebens des Patienten. In 
Abhängigkeit vom zu Grunde liegenden histologischen 
Subtyp bleibt die Erkrankung häufig relativ lange symp
tomfrei, und kann erst im metastasierten und damit 
prognostisch schlechteren Stadium symptomatisch 
werden. 

>> Eine frühzeitige und spezifische Diagnose des 
Prostatakarzinoms sowie das korrekte Staging 
und die Einschätzung der Tumoraggressivität 
sind daher von höchster Relevanz, um die am 
besten geeignete Therapieoption für den einzel-
nen Patienten zu bestimmen.

Die alleinige Primärdiagnostik mittels PSA-Bestim-
mung, digital-rektaler Untersuchung und systemati-
scher Mehrfachbiopsie birgt dabei ein relative hohes 
Risiko einer Unterschätzung der Tumporausdehnung 
sowie der exakten Tumorlokalisation (Kelloff 2009). 
Zusätzlich zur eingeschränkten Möglichkeit mit der 
rein sonographisch gestützten Biopsie den klinisch sig-
nifikanten Indextumor zu identifizieren, kommt häufig 
eine Unterschätzung des histologischen Gradings bei 
der Beurteilung der Gewebezylinder dazu (Rajinikanth 
2008). Dies schränkt die Patientenberatung und die 
Identifikation des optimalen Therapieverfahrens ein. 
Des Weiteren stellt die Biopsie ein invasives Verfahren 
dar, das insbesondere bei wiederholter Durchführung, 
wie beispielsweise zur Abklärung von suspekt hohen, 
beziehungsweise steigenden prostataspezifischen 

Antigen(PSA)-Niveaus, für den Patienten belastend 
sein kann.

Die konventionelle Bildgebung mittels MRT und 
CT, die für die initiale Diagnostik beziehungsweise zum 
Auffinden der Lokalisation potenzieller Metastasen 
und zum Staging verbreitet ist (Kelloff 2009), weist in 
Abhängigkeit von Tumorlokalisation (7 Kap. 3, 4 und 5) 
und Grading wiederum nur eine relativ geringe Sensiti-
vität und in Bezug auf die Diagnose von Lymphknoten-
metastasen auch geringe Spezifität auf (Akin 2007), was 
auf ihre begrenzte Fähigkeit zurückgeführt werden 
kann, kleine sowie Mikrometastasen in normal großen 
Lymphknoten zu detektieren. Allerdings ist das präzise 
Staging der Erkrankungsausbreitung wie bereits ausge-
führt Grundvoraussetzung, um die für den Patienten 
am besten geeignete Therapieoption auszuwählen und 
beispielsweise die Entscheidung hinsichtlich einer loka-
len oder aber einer systemischen Therapie herbeizu
führen.

Die PET ist in der Lage, Sensitivität und Spezifität  
in der PCa-Diagnostik bei speziellen Fragestellungen 
(7 Kap. 6 und 7) in Ergänzung zu den Verfahren multi-
parametrische (mp) MRT, CT und US weiter zu erhö-
hen. Ein besonderer Vorteil liegt hier neben der Sensi-
tivität in der Metastasendetektion auch in einer Erhö-
hung der diagnostischen Genauigkeit in der Bewertung 
von Lymphknoten, die allein auf Basis morphologischer 
Informationen schwierig sein kann.

Des Weiteren erlaubt die PET eine Einschätzung  
der Tumoraggressivität und damit der vorhandenen 
PCa-Metastasierungswahrscheinlichkeit, was insbeson
dere für eine adäquate Entscheidung zwischen konser-
vativer Behandlung (»watchful waiting«) bei indolen-
tem Krankheitsverlauf und Therapie (chirurgisch, 
strahlen- oder chemotherapeutisch) im Falle eines ag-
gressiven Tumors von höchster Relevanz ist. Während 
einer Chemo-, Hormon- oder Strahlentherapie kann 
die PET außerdem das Therapieansprechen des Tumors 
auf funktioneller Ebene darstellen, bevor morphologi-
sche Veränderungen sichtbar werden.

Um eine solche sensitive und vor allem spezifische 
Diagnostik des Prostatakarzinoms mittels PET zu errei-
chen, müssen hierfür geeignete radiomarkierte Bio
moleküle, sogenannte Radiotracer, zur Verfügung ste-
hen, die idealerweise spezifisch an erkranktes Gewebe 
binden und dieses somit visualisieren können. Für eine 
spezifische funktionelle Bildgebung muss der Radio
tracer dabei eine Targetstruktur adressieren, die auf 
dem Tumorzielgewebe in deutlich höherer Ausprägung 
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vorhanden ist als im umliegenden, gesunden Gewebe 
oder anderen gesunden Organen. Wird dies erreicht,  
so kann das erkrankte Gewebe mit hohem Tumor-zu-
Hintergrund-Verhältnis dargestellt werden, was eine 
höchstsensitive Bildgebung der Erkrankung auf funk
tioneller Ebene ermöglicht.

Für die klinische Bildgebung des Prostatakarzinoms 
mittels PET wurden bereits viele verschiedene Klassen 
von Radiotracern, die im erkrankten Gewebe aufgrund 
unterschiedlicher Mechanismen anreichern, mit unter-
schiedlichem Erfolg eingesetzt. Dieses Kapitel fasst die 
wichtigsten Radioliganden zusammen und gibt einen 
Ausblick auf künftige, unter Umständen klinisch rele-
vante Entwicklungen auf diesem Gebiet.

2.2.2	 Allgemeine Charakteristika

Für die Bildgebung des Prostatakarzinoms mittels PET 
haben bislang mehrere Klassen von Radiotracern An-
wendung gefunden: niedermolekulare, peptidbasierte 
und antikörperbasierte Verbindungen, darunter den 
Metabolismus darstellende, zunehmend aber auch 
targetspezifische Radiotracer. Diese unterschiedlichen 
Verbindungsklassen weisen dabei jeweils Vor- und 
Nachteile hinsichtlich einer Anwendung in der huma-
nen Bildgebung auf.

Niedermolekulare Verbindungen beispielsweise be-
sitzen zum Teil – sofern sie nur den Tumormetabolis-
mus und sein Wachstum darstellen – nur eine begrenz-
te Spezifität der Anreicherung im malignen Gewebe, 
jedoch können sie das Zielgewebe leicht erreichen,  
da ihre geringe Größe eine hohe Gewebepenetration 
und schnelle Extravasation selbst in sehr dichten Tumo-
ren erlaubt. Weiterhin werden sie meist schnell meta
bolisiert und exkretiert, was prinzipiell hohe Tumor-zu-
Hintergrund-Verhältnisse und daraus resultierend eine 
hohe Sensitivität der Bildgebung ermöglicht. Diese 
positiven Eigenschaften können noch weiter verbessert 
werden, wenn die eingesetzte Verbindung spezifisch 
und mit hoher Affinität an das maligne Gewebe bindet.

Peptidbasierte Radiotracer oder radiomarkierte 
Peptidmimetika zeigen in den allermeisten Fällen eine 
hochspezifische Akkumulation im Tumorgewebe wäh-
rend sie meist auch – ebenso wie die niedermolekularen 
Verbindungen – in der Lage sind, sich relativ schnell im 
Organismus zu verteilen und rasch ausgeschieden zu 
werden. Dies ermöglicht daher eine sensitive und da
rüber hinaus hochspezifische Anreicherung im Tumor-

gewebe und damit seine sensitive und spezifische Visu-
alisierung.

Radiomarkierte Antikörper und ihre Fragmente 
weisen verglichen mit den zuvor genannten Verbin-
dungsklassen den Vorteil auf, dass sie die Targetstruk-
tur auf der Tumorzelloberfläche höchstspezifisch und 
hochaffin adressieren können und somit prinzipiell ge-
eignet sind, eine sehr starke und spezifische Tumor
anreicherung und damit -visualisierung zu erreichen. 
Allerdings benötigen diese Substanzen aufgrund ihrer 
komplexen Struktur und des hohen Molekulargewichts 
relativ viel Zeit, um aus dem Blutkreislauf eliminiert, 
metabolisiert und ausgeschieden zu werden, was dazu 
führt, dass ausreichend hohe Tumor-zu-Hintergrund-
Verhältnisse für intakte radiomarkierte IgGs gewöhn-
lich erst nach Tagen erreicht werden können. Antikör-
perbasierte Tracer sind weiterhin häufig nur in gerin-
gem Maße in der Lange, sehr dichtes Tumorgewebe 
ausreichend zu durchdringen und somit an ihr Target 
auf der Tumorzelloberfläche zu binden, was zu einer 
eingeschränkten Visualisierung führen kann, auch 
wenn dieser Effekt nicht immer zu beobachten ist. Klei-
nere Fragmente intakter IgGs, die eine deutlich redu-
zierte molekulare Größe aufweisen, zeigen eine deutlich 
schnellere Elimination, was einerseits zu einem rasche-
ren Erreichen vorteilhafter Tumor-zu-Hintergrund-
Verhältnisse, zum anderen aber auch zu einem teilwei-
sen Verlust der Bindungseigenschaften führen kann. 

2.2.3	 Bildgebung über erhöhten Metabo
lismus, verstärktes Wachstum oder 
erhöhtes Androgenrezeptorniveau

18F-Fluorodesoxyglukose

18F-Fluorodesoxyglukose

18F-Fluorodesoxyglukose (18F-FDG) ist in der Lage,  
den Glukosemetabolismus von Zellen darzustellen und 
ist aus diesem Grunde der immer noch am häufigsten 
eingesetzte Radiotracer für die Diagnostik maligner Er-
krankungen, da Tumoren aufgrund ihrer in den meis-
ten Fällen erhöhten Proliferation und damit verbunden 
erhöhtem Energiebedarf häufig die entsprechenden 
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Glukosetransporter überexprimieren (Macheda 2005; 
Smith 2000). Allerdings können humane Prostatakar
zinome in Bezug auf ihre Wachstumsrate und Aggressi-
vität stark variieren, so dass vor allem gering diffe
renzierte und hormonunabhängige Tumoren höherer 
Malignität erhöhte Niveaus von Glukosetransportern 
aufweisen (Effert 2004; Jana 2006). In der Folge können 
Tumoren geringer Malignität, die eine geringe Wachs-
tumsrate und ein damit verbunden geringes Niveau an 
Glukosetransportern aufweisen, nur unzureichend mit-
tels 18F-FDG-PET dargestellt werden.

Daher zeigt 18F-FDG die höchste klinische Relevanz 
in der Diagnostik solcher Patienten, bei denen Tumoren 
hoher Malignität oder eine große Anzahl von Läsionen 
diagnostiziert wurden. Darüber hinaus konnte gezeigt 
werden, dass 18F-FDG eine unzureichende Aufnahme 
in primäre, organbeschränkte PCa-Läsionen aufweist 
(Effert 1996; Liu 2001), jedoch teilweise auch in benig-
ne verändertes Prostatagewebe (Salminen 2002) und 
postoperatives Prostatektomienarbengewebe (Hofer 
1999) aufgenommen wird.

>> 18F-FDG sollte deshalb heute eine nur noch 
untergeordnete Rolle in der Detektion und dem 
Staging des initialen Prostatakarzinoms spielen, 
sie kann jedoch von Nutzen sein, um das An
sprechen einer metastasierten Erkrankung auf 
Chemotherapie abzuschätzen, da die 18F-FDG-
Aufnahme bei Therapieansprechen sinkt (Oyama 
2001; Jadvar 2011).

11C-Acetat

11C-Acetat

11C-Acetat kann PCa-Herde in der PET mittels zweier 
unterschiedlicher Mechanismen visualisieren: über  
den Metabolismus und die Synthese von Fettsäuren (Liu 
2006) und über die intrazelluläre Erzeugung von Ener-
gie durch mitochondriale Metabolisierung (Schiepers 
2008). Da die Fettsäuresynthase im Falle des PCa häufig 
hochreguliert wird (Rossi 2003), ermöglicht 11C-Acetat 
in diesen Fällen eine Darstellung des malignen Gewe-
bes. 11C-Acetat ist jedoch von nur begrenztem Nutzen 
für die Darstellung von Primärtumoren, da dieser 
Tracer eine nur unzureichende Differenzierung zwi-
schen nicht aggressivem Prostatakrebs, gesundem Pros

tatagewebe und benigner Prostatahyperplasie erlaubt 
(Kato 2002) und somit nur eine ungenügende Spezifitä-
ten in diesem Kontext aufweist (Beheshti 2013b).

Dennoch ermöglicht 11C-Acetat eine deutlich sensi-
tivere Detektion von PCa-Primärerkrankungen, lokaler 
Rezidive, Lymphknoten- und Knochenmetastasen als 
18F-FDG (Beheshti 2013; Oyama 2002; Fricke 2003; 
Yu 2011) und kann auch für die frühzeitige Detektion 
und Darstellung von Rezidiven im Falle steigender, sus-
pekter Serum-PSA-Werte von >2 ng/ml (Beheshti 2013; 
Brogsitter 2013; Sandblom 2006) nach radikaler Pros
tatektomie (biochemisches Rezidiv) von klinischem 
Nutzen sein. Auch in dieser Situation ist allerdings die 
falsch-positive Aufnahme in benignen Lymphknoten in 
15 % der Fälle relativ hoch (Sandblom 2006). Außer-
dem ist die Anwendung dieses Radiotracers auch durch 
seine kurze Halbwertszeit von nur 20 min und die damit 
verbundene Notwendigkeit des Vorhandenseins eines 
nahegelegenen Zyklotrons und der Vor-Ort-Produk
tion des Tracers limitiert.

2’-Desoxy-2’-[18F]Fluoro-5-Methyl-1-ß-D- 
Arabinofuranosyluracil

2’-Desoxy-2’-[18F]Fluoro-5-Methyl-1-ß-D-Arabinofuranosyluracil

Malignes Gewebe ist häufig charakterisiert durch eine 
erhöhte Proliferationsrate, die z. B. durch die Visualisie-
rung eines erhöhten Glukoseumsatzes (7 Abschn. 2.2.3 
18F-FDG) dargestellt werden kann. Darüber hinaus ist in 
solchen Geweben auch eine erhöhte DNS Replikations-
rate zu beobachten, die mit einem steigenden Bedarf an 
DNS-Bausteinen einhergeht. Daher können auch radio-
markierte DNS-Bausteinderivate wie beispielsweise 
3’-Desoxy-3’-18F-Fluorothymidin (18F-FLT; Nimma-
gadda 2008; Bading 2008; Bollineni 2016) oder 2’-Des-
oxy-2’-[18F]Fluoro-5-Methyl-1-ß-D-Arabinofuranosy-
luracil (18F-FMAU; Wang 2002; Sun 2005a) zur Bild
gebung malignen Gewebes eingesetzt werden. Solche 
nukleosidbasierten Radiotracer können prinzipiell 
wertvolle Informationen sowohl über die Wachstums-
rate von Tumoren als auch ihr Therapieansprechen – 
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das zu einer verminderten Zellteilungsrate und damit 
DNS-Synthese führt – geben.

Insbesondere von 18F-FMAU wurde dabei zunächst 
eine breite Anwendbarkeit in der PET-Diagnostik von 
PCa angenommen. Allerdings wurde in einer kürzlich 
erschienen präklinischen Studie gezeigt, dass die Anrei-
cherung des Tracers in verschiedenen humanen Tumo-
ren aufgrund der beobachteten erheblichen Hinter-
grundanreicherung und des damit verbundenen gerin-
gen Tumor-zu-Hintergrund-Verhältniss suboptimal 
war (Jadvar 2012).

In der initialen klinischen Anwendung des 18F-FMAU 
zeigte sich eine hohe Stabilität des Tracers mit nur ge
ringer Anreicherung in Blase und Knochen bei relativ 
schneller Elimination aus dem Blut, was insgesamt zu 
immerhin moderaten Tumor-zu-Hintergrund-Verhält-
nissen und einer Visualisierung der Tumorherde führte 
(Shields 2006; Sun 2005b). In einer kürzlich erschie
nenen Studie wurde der Tracer außerdem erfolgreich zur 
Biopsieführung bei suspekten Arealen der Prostata, die 
sich in Nichtstandard Biopsielokationen befanden, ein-
gesetzt (Jadvar 2015). Trotz dieser initialen, positiv ver-
laufenen Studien und insbesondere aufgrund der bei 
vielen PCa beobachteten geringen Proliferationsrate,  
die die breite Einsetzbarkeit des Tracers limitieren sollte 
(7 Abschn. 2.2.3 18F-FDG) muss der klinische Nutzen  
von 18F-FMAU in der PCa PET Diagnostik noch gezeigt 
werden.

16-ß-18F-Fluoro-5α-Dihydrotestosteron

16-β-18F-Fluoro-5α-Dihydrotestosteron

16-β-18F-Fluoro-5α-Dihydrotestosteron (18F-FDHT) ist 
ein radiomarkierter Ligand des Androgenrezeptors 
(AR), der wiederum eine dominante Rolle für das 
Wachstum von PCa spielt (Beattie 2010; Dehdashti 
2005). Die meisten Patienten mit PCa sprechen initial 
auf eine antiandrogene, AR-bezogene Therapie an, ent-
wickeln jedoch im Verlauf eine »kastrationsresistente«, 
also AR-unabhängige Form des PCa. Dies führt, nach 
anfänglichem Therapieansprechen, zu einer progredien-
ten Verlaufsform der Erkrankung. Nichtsdestotrotz stellt 

die AR-bezogene Hormontherapie eine wichtige The
rapieoption dar und führte zu der Einschätzung, dass 
radiomarkierte Testosteronderivate – und hierbei insbe-
sondere 18F-FDHT – vielversprechende Radiotracer für 
die spezifische PCa Bildgebung mittels PET darstellen 
sollten (Beattie 2010; Larson 2004; Zanzonico 2004).

Allerdings zeigte 18F-FDHT im direkten Vergleich 
mit 18F-FDG in einigen Fällen geringere Sensitivitäten 
und Tumordetektionsraten, was darauf zurückgeführt 
wurde, dass die Läsionen in einem Teil der Patienten 
durch eine geringe AR-Expressionsrate bei gleichzeitig 
hoher Glukosetransporterexpression gekennzeichnet 
waren, eine funktionelle Eigenschaft der entsprechen-
den Tumoren, die als »vorwiegend glykolytisch« be-
zeichnet wird (Larson 2004; Vargas 2014). Es wurde 
postuliert, dass 18F-FDHT dennoch ein hohes Potenzial 
in der Bestimmung des Therapieansprechens von PCa 
auf eine antiandrogene Therapie haben könnte (Scher 
2010). Weiterhin wurde beobachtet, dass bei kastra
tionsresistentem PCa ein möglicher umgekehrter Zu-
sammenhang zwischen 18F-FDHT-Aufnahme und Pa-
tientenüberleben besteht (Vargas 2014).

Trans-1-Amino-3-18F-Fluorocyclobutan-1- 
Carbonsäure

Trans-1-Amino-3-18F-Fluorocyclobutan-1-Carbonsäure

Bei Trans-1-Amino-3-18F-Fluorocyclobutan-1-Carbon
säure (Anti-18F-FACBC) handelt es sich um eine artifi-
zielle Aminosäure, die teilweise eine deutliche Aufnah-
me in PCa Läsionen zeigt. Diese Aufnahme wird durch 
die ASCT2 (Alanin, Serin, Cystein), SNAT2 (»sodium-
coupled neutral amino acid«) und LAT1 (»large neutral 
amino acid«) Transporter mediiert, die häufig auf PCa 
überexprimiert werden (Okudaira 2013; Oka 2012). Da-
rüber hinaus weist Anti-18F-FACBC eine nur geringe 
renale Ausscheidung und eine hohe In-vivo-Stabilität 
auf (Oka 2007; Asano 2011). Die nur geringe renale 
Ausscheidung ist speziell im Falle kleiner Läsionen in 
räumlicher Nähe zur Blase von Vorteil (beispielsweise 
bei maligne veränderten Lymphknoten), die sonst nur 
schwer detektierbar wären.

Im direkten Vergleich mit Prostascint (7 Abschn. 
2.2.4, 111In-Capromabpendetide) zeigte Anti-18F-FACBC 
eine höhere Sensitivität und Spezifität für lokale Rezi
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dive im Prostatabett (89 und 67 % für Anti-18F-FACBC 
vs. 69 und 58 % für Prostascint) wie auch eine höhere 
Genauigkeit in der Detektion von extraprostatischen 
Läsionen in Patienten mit biochemischem Rezidiv 
(Schuster 2007; Schuster 2011). Des Weiteren erreichte 
Anti-18F-FACBC im direkten Vergleich mit 11C-Cholin 
(7 Abschn. 2.2.3 Cholinanaloga) höhere Tumordetek
tionsraten und in den meisten Fällen auch absolut 
höhere Tumoraufnahmen (Nanni 2013; Nanni 2014). 
Allerdings wies Anti-18F-FACBC auch eine vergleichs-
weise lang anhaltende Aufnahme in Leber, Skelettmus-
kulatur und Knochenmark auf (Asano 2011; Nye 2007; 
Kairemo 2014; Odewole 2015), was insbesondere hin-
sichtlich einer Detektion von Knochenmetastasen als 
problematisch zu werten ist. Außerdem zeigte der 
Tracer in einer 22 Patienten umfassenden Studie im 
Vergleich zur MRT eine geringere Sensitivität und Spe-
zifität der Läsionsdetektion (67 und 66 % für Anti-18F-
FACBC vs. 73 und 79 % für T2-gewichtete MRT) sowie 
eine unzureichende Verlässlichkeit, zwischen malignen 
Transformationen der Prostata und benigner prosta
tischer Hyperplasie unterscheiden zu können, was den 
Einsatz dieses Tracers für die spezifische PCa-PET-
Bildgebung erheblich limitiert (Turkbey 2014).

Cholinanaloga
jj18F-Ethylcholin, 18F-Methylcholin, 11C-Cholin

18F-Ethylcholin, 18F-Methylcholin, 11C-Cholin

Radiomarkierte Cholinanaloga reichern, ebenso wie 
beispielsweise 18F-FDG oder 18F-FMAU, in PCa über 
unspezifische Aufnahmeprozesse an. Die cholinbasier-
ten Tracer werden dabei sowohl in benigne als auch 
maligne Zellen über Cholintransporter aufgenommen 
und dienen im Folgenden zur Synthese von Phosphatidyl
cholin, einem Zellmembranbaustein. In PCa wird auf-
grund erhöhter Proliferation die Cholinkinase überex-
primiert (Apolo 2008), was in einem erhöhten Bedarf 
der Tumorzelle an Cholin resultiert. Da radiomarkierte 
Cholinderivate jedoch nicht nur in malignes, sondern 
auch benignes Gewebe aufgenommen werden, kann die 

Unterscheidung zwischen gesundem Prostatagewebe, 
benigner Hyperplasie und PCa schwierig sein (Sutinen 
2004; Igerc 2008), sofern die Aufnahme in das maligne 
Gewebe nicht erheblich erhöht ist. Außerdem zeigt 11C-
Cholin auch eine selten auftretende, aber irreführende 
Aufnahme in gesunde Lymphknoten (De Jong 2003), 
was insbesondere aufgrund der häufigen Metastasierung 
von PCa in dieses Gewebe als kritisch zu bewerten ist.

Nichtsdestotrotz zeigten Cholinanaloga in einer 
kürzlich erstellten Metaanalyse zur Detektion von pri-
mären PCa und Staging der Erkrankung Sensitivitäten 
und Spezifitäten von 84 und 79 %. Bei Auftreten von 
Rezidiven erhöhten sich Sensitivitäten und Spezifitäten 
auf 85 und 88 % (Umbehr 2013), was eine Abhängigkeit 
der Radiocholinaufnahme von der Tumoraggressivität 
andeutet. 

In einer weiteren Metaanalyse, die 18F-Methylcholin 
(18F-FCH) und 18F-Ethylcholin (18F-FEC) hinsichtlich 
ihrer erreichten Tumordetektionsraten verglich, wurde 
eine vergleichbare, hohe Effizienz – insbesondere im Fall 
der Rezidivdetektion – für beide Tracer gefunden, wobei 
18F-FCH eine geringfügig höhere Sensitivität und Spezi-
fität in der Läsionsdetektion verglichen mit 18F-FEC 
zeigte (Evangelista 2015).

Obwohl diese Studien eine hohe Sensitivität und 
Spezifität der Prostatakarzinomdetektion mittels Cho
linanaloga zeigen und damit ein hohes Potenzial dieser 
Radiotracerklasse für die PET-Bildgebung des PCa 
nahelegen, wurde ebenfalls gezeigt, dass Sensitivität 
und Spezifität bei der Läsionsdetektion mittels dieser 
Verbindungen gerade bei niedriggradiger Erkrankung 
(z. B. im Fall von initialer Diagnose und Staging, der 
frühzeitigen Detektion maligner transformierter 
Lymphknoten oder biochemischem Rezidiv bei nied
rigen Serum-PSA-Werten von <2 ng/ml) erheblich ge-
ringer ausfallen und unter diejenigen der MR Bildge-
bung fallen (Brogsitter 2013; Kitajima 2013; Vali 2015; 
Panebianco 2012). Eine andere Studie kam entspre-
chend zu der Auffassung, dass die 18F-FCH PET-CT-
Bildgebung nur unmaßgeblich zu einer verbesserten 
Behandlung von PCa-Patienten mit biochemischem 
Rezidiv beitragen kann, sofern der Serum-PSA-Wert  
bei <4 ng/ml liegt (Cimitan 2006).

Im Gegensatz hierzu kommt eine andere, 250 Pros-
tatakarzinomrezidivpatienten umfassende Studie zu 
dem Ergebnis, dass eine hohe Sensitivität der Läsions-
detektion mittels 18F-FCH PET auch bei niedrigen Se-
rum-PSA-Werten erreicht werden kann, wobei die ge-
fundene Sensitivität stark sowohl vom PSA-Wert selbst 
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als auch von einer eventuell durchgeführten Androgen-
deprivationstherapie (ADT) abhing: So wurden Sensiti-
vitäten von 77,5, 80,7, 85,2 und 92,8 % für PSA-Ober-
grenzen von 0,5, 1,0, 2,0 und 4,0 ng/ml sowie durch-
schnittliche Sensitivitäten von 85 % in Patienten unter 
ADT und 59,5 % ohne ADT gefunden (Beheshti 2013a). 
Dieselbe Studie fand jedoch keinen Einfluss von Tumor
grad oder PSA-Verdopplungszeit auf die beobachteten 
Sensitivitäten der Tumordetektion.

Bei der Darstellung von maligne transformierten 
Lymphknoten in Patienten mit hohem oder mittlerem 
Risiko konnte des Weiteren gezeigt werden, dass die 
Sensitivität der Läsionsdetektion mit 18F-FCH von der 
Größe des betroffenen Lymphknotens abhing (Beheshti 
2010). So wurden in solchen Lymphknoten, die einen 
kleineren Durchmesser als 5 mm aufwiesen, Sensitivitä-
ten, Spezifitäten, positive und negative Vorhersagewerte 
von 45, 96, 82 und 83 % gefunden, wohingegen bei sol-
chen Lymphknoten, die einen Durchmesser von 5 mm 
oder mehr aufwiesen, die entsprechenden Werte auf 66, 
96, 82 und 92 % anstiegen, was auf eine nur begrenzte 
diagnostische Relevanz dieses Tracers für kleine Lymph-
knotenmetastasen hinweist.

Cholinanaloga gehören damit zu den mit am besten 
untersuchten Radiotracern für die PET-Bildgebung von 
Prostatakarzinomen und zeigen insgesamt gute Sensi
tivitäten und Spezifitäten in der Läsionsdetektion, 
weshalb diese Verbindungen über viele Jahre den ent-
sprechenden klinischen Standard darstellten und noch 
immer Anwendung finden.

2.2.4	 Bildgebung mittels spezifischer 
Anreicherung im Tumor

Im Gegensatz zu den zuvor beschriebenen Radio
tracern, die Prostatakarzinome über unspezifische Auf-
nahmeprozesse darstellen können, indem sie verstärkt 
in malignes Gewebe aufgrund eines erhöhten Meta
bolismus oder erhöhter Wachstumsrate aufgenommen 
werden, weisen spezifisch anreichernde Radiotracer 
den Vorteil auf, dass sie eine erhöhte Tumoraufnahme 
durch eine Interaktion mit auf Tumoren spezifisch 
überexprimierten Oberflächenmerkmalen wie bei-
spielsweise tumorspezifischen Rezeptoren erreichen. 
Hierdurch wird nicht nur eine spezifische Adressierung 
des Tumors ermöglicht, sondern es können auch höhere 
Tumor-zu-Hintergrund-Verhältnisse (aufgrund fehlen-
der oder nur in geringem Maße vorhandener Expres

sion des entsprechenden Rezeptors auf umliegendem, 
gesundem Gewebe) und damit verbunden eine erhöhte 
Sensitivität der Läsionsdetektion erreicht werden. Da-
her rückt die Entwicklung spezifisch anreichernder 
PET-Radiotracer für die Bildgebung des Prostatakarzi-
noms zunehmend in den Vordergrund der Forschung 
– die wichtigsten Ergebnisse sind im Folgenden zusam-
mengefasst.

Peptidbasierte Radiotracer zur  
Adressierung prostatakarzinomspezifischer 
Targetstrukturen

jjGRPR

Der »gastrin-releasing peptide receptor« (GRPR) gehört 
zu der Bombesinrezeptorfamilie und wird auf einer 
Reihe von Tumorarten überexprimiert, darunter Pros
tata-, Brust- und Darmkrebs, kleinzelliges Bronchial
karzinom, Gastrinom und Kopf-Hals-Tumoren (Reubi 
2002b; Cornelio 2007; Ambrosini 2011). Der GRPR 
stellt damit eine vielversprechende Targetstruktur zur 
frühzeitigen und spezifischen Bildgebung dieser Tumor
entitäten mittels PET dar. Grundvoraussetzung hierfür 
ist die Entwicklung radiomarkierter Liganden, die an 
den GRPR mit hoher Spezifität und Affinität binden 
können und so eine hohe tumorspezifische Aufnahme 
ermöglichen (Reubi 2008; Reubi 2005). Da der endo
gene peptidische Ligand für diesen Rezeptor, Bombesin, 
jedoch nur eine sehr begrenzte In-vivo-Stabilität auf-
weist, kann dieser nicht direkt in radiomarkierter Form 
für die Tumorbildgebung eingesetzt werden. In den letz-
ten Jahren wurden daher einige radiomarkierte, ago
nistische und antagonistische GRPR-spezifische Peptid
analoga für eine Anwendung in der PET-Bildgebung des 
Prostatakarzinoms entwickelt (Ananias 2008; Cescato 
2008; Mansi 2009; Mansi 2011; Abiraj 2011; Nanda 2012; 
Carlucci 2015).

Eine der vielversprechendsten entwickelten Peptid-
sequenzen, von der kürzlich gezeigt werden konnte, 
dass sie in der Lage ist, mit hoher Affinität an den GRPR 
zu binden und damit in einer vorteilhaften PCa-An
reicherung zu resultieren, ist D-Phe-Gln-Trp-Ala-Val-
Gly-His-Sta-Leu-NH2 (. Abb. 2.7).

Dieses peptidische Pharmakophor zeigte in radio-
markierter Form bereits in präklinischen PET-Studien 
sehr vorteilhafte pharmakokinetische Eigenschaften 
wie eine hohe Tumor- und geringe Hintergrundanrei-
cherung, was zu exzellenten Tumor-zu-Hintergrund-
Verhältnissen in der Bildgebung führte (Gourni 2015; 
Chatalic 2014).
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Aufgrund dieser vielversprechenden präklinischen 
Ergebnisse fanden entsprechend auf diesem pepti
dischen Pharmakophor basierende Radiotracer auch 
kürzlich Anwendung in initialen klinischen Studien, 
wobei eine 68Ga- und eine 64Cu-markierte Verbindung 
zum Einsatz kamen (Wieser 2014; Kahkonen 2013). 
Hierbei zeigten beide Tracer im Falle primärer Prosta-
takarzinome eine hohe Tumordetektionssensitivität 
und -spezifität von 88 und 81 %. Allerdings sank die 
Sensitivität auf nur noch 70 % für der Detektion malig-
ner Lymphknoten und der eingesetzte Tracer war da
rüber hinaus nicht in der Lage, mehrere Knochenmetas
tasen zu visualisieren, die jedoch erfolgreich mittels 
18F-FCH detektiert werden konnten (Kahkonen 2013), 
was eine potenzielle Anwendung der Verbindung prin-
zipiell auf eine rein intraprostatische Bildgebung von 
PCa-Läsionen limitiert.

jjBispezifische peptidische Liganden zur simultanen 
Adressierung mehrerer Targets

Wie bereits dargestellt, ermöglicht die Anwendung von 
radiomarkierten Peptiden in der PET-Bildgebung des 
Prostatakarzinoms eine vorteilhafte Tracerpharmako-
kinetik mit hoher und tumorspezifischer Anreicherung 
des entsprechenden Radioliganden bei gleichzeitig 
schneller Elimination aus der Zirkulation sowie eine 
hohe Penetrationsfähigkeit von gesundem wie auch er-
kranktem Gewebe.

Eine Limitation von solch spezifisch anreichernden 
Radiotracern – und zwar unabhängig von ihrer mole-
kularen Substanzklasse – kann allerdings in eben dieser 
hohen Spezifität liegen, was damit zusammenhängt, 
dass verschiedene Tumorzellen oder -läsionen prinzi
piell verschiedene Rezeptortypen spezifisch überexpri-
mieren können. Diese inhomogene Rezeptorexpres
sion, die innerhalb eines Tumors oder aber zwischen 
Primärtumor und verschiedenen Metastasen auftreten 
kann, kann dazu führen, dass einzelne Tumorzellen 

oder aber ganze Läsionen mittels eines ansonsten vor-
teilhaft stark und spezifisch anreichernden Radioligan-
den nicht dargestellt werden können. Dies vermindert 
die Sensitivität der Tumordetektion und kann damit in 
einer verminderten Genauigkeit der Diagnostik und 
damit einer nicht optimalen Therapieentscheidung re-
sultieren.

Ein Ansatz zur Lösung dieses Problems stellt  
die Verwendung von heterobivalenten peptidischen 
Liganden dar, die gleichzeitig unterschiedliche, tu
morassoziierte Targetstrukturen spezifisch adressie-
ren können. Dieses Konzept gewann seit dem Beweis 
der Tatsache, dass Tumorzellen gleichzeitig mehrere 
unterschiedliche Rezeptortypen exprimieren können 
(Reubi 2011; Reubi 2002a; Reubi 2003), zunehmend  
an Wichtigkeit. Die Verwendung heterobivalenter 
peptidischer Liganden zielt darauf ab, bei der Detek
tion des malignen Gewebes nicht auf einen einzel-
nen Rezeptortyp limitiert zu sein, sondern prinzipiell 
in der Lage zu sein, mehrere unterschiedliche Re-
zeptortypen spezifisch zu adressieren und erlaubt 
somit eine grundsätzlich höhere Sensitivität der Tu-
mordetektion.

Eine heterobivalente, bispezifisch anreichernde 
Substanz kann beispielsweise sowohl einen Primärtu-
mor als auch seine Metastasen visualisieren, auch wenn 
beides unterschiedliche Rezeptoren in unter Umstän-
den auch variierender Dichte exprimiert, solange die 
unterschiedlichen Rezeptortypen jeweils mindestens 
ein Target eines Teils der heterobivalenten Liganden 
sind (. Abb. 2.8). Würde im Gegensatz hierzu nur ein 
– so wie üblicherweise in der PET-Diagnostik von 
rezeptorüberexprimierenden Tumoren eingesetzt – 
monospezifisches radiomarkiertes Peptid für die Bild-
gebung eingesetzt, würde dieser Ligand bei heterogener 
Rezeptorexpression in oder zwischen den einzelnen 
Läsionen nicht in der Lage sein, das gesamte maligne 
Gewebe darzustellen.

.. Abb. 2.7  Struktur der hochpotenten, GRPR-bindenden antagonistischen Peptidsequenz D-Phe-Gln-Trp-Ala-Val-Gly-His-Sta-Leu-NH2
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>> Obwohl dieses Konzept heterobivalenter pep
tidischer Liganden für eine Anwendung in der 
PET-Bildgebung maligner Erkrankungen noch 
relativ neu ist, wurden insbesondere für die Bild-
gebung des Prostatakarzinoms einige solcher 
radiomarkierter Liganden beschrieben.

Bei den meisten dieser Liganden besteht der tumor
adressierende Teil aus zwei einzelnen Molekülteilen, 
von denen einer das Integrin ανβ3 und der andere den 
GRPR binden kann. Das Integrin ανβ3 wird vor allem 
auf invasiven Tumoren und während der Angiogenese 
exprimiert (Zhu 2010) und ist daher nicht spezifisch 
allein für das PCa, sondern ein Marker für maligne 
Transformation und Gefäßwachstum zur Unterstüt-
zung weiteren Tumorwachstums allgemein. Mittlerwei-
le gibt es einige Beispiele für die genannten heterobi
valenten Substanzen, die sowohl in 18F-, 68Ga- als auch 
64Cu-markierter Form und im direkten Vergleich mit 
den jeweiligen monomeren Peptidtracern in präkli
nischen Studien untersucht wurden (Durkan 2014; 
Liu 2009c; Li 2008; Yan 2011; Liu 2009b; Liu 2009a). 
Dabei zeigte sich, dass die bispezifischen Radiotracer 
zum einen grundsätzlich eine vorteilhaftere Pharmako-
kinetik als die jeweiligen Monomere demonstrierten, 
zum anderen aber auch insbesondere eine höhere 
Tumoranreicherung und bessere Tumor-zu-Hinter-
grund-Verhältnisse erreichten (Li 2008), was auf die 
Überlegenheit bispezifischer Liganden verglichen mit 
monospezifischen Liganden hindeutet. Obwohl diese 
Radiotracer teilweise sehr vorteilhafte Ergebnisse in 
präklinischen Studien zeigten, fand bislang noch keine 
dieser Verbindungen eine initiale Anwendung in 
Humanstudien. 

Noch vorteilhafter als der zuvor beschriebene An-
satz – der Kombination eines Angiogenesemarkers mit 
einem PCa-spezifischen Liganden – sollte prinzipiell 
die konsequente Kombination zweier PCa-spezifischer 
Liganden zu einer bispezifischen Verbindung sein, um 
eine noch höhere Spezifität der PCa PET-Bildgebung zu 
erreichen. Kürzlich wurden zwei solche Radiotracer be-
schrieben, die ein GRPR-bindendes Peptid mit einem 
PSMA(»prostate-specific membrane antigen«)-spezifi-
schen Liganden zu einem bispezifischen Radiotracer 
kombinieren. Unglücklicherweise zeigten diese ersten 
Ansätze eine unvorteilhafte in vivo Pharmakokinetik: es 
wurden in präklinischen Studien eine hohe Hinter-
grundanreicherung im Abdomen (Bandari 2014) und 
eine nur untergeordnete Beteiligung des GRPR-binden-
den Peptides an der Tumoraufnahme (Eder 2014) der 
entsprechenden Tracer beobachtet. Da dieser Ansatz 
jedoch das Potenzial haben sollte, Radioliganden her-
vorzubringen, die die PET-Diagnostik des Prostatakar-
zinoms mit Hinblick auf Sensitivität und Spezifität der 
Läsionsdetektion entscheidend voranbringen, sollten 
auf diesem Gebiet künftige vielversprechende Weiter-
entwicklungen zu erwarten sein. 

PSMA als Targetstruktur
Bei dem prostataspezifische Membranantigen (PSMA) 
handelt es sich um ein Typ-II-Transmembranprotein, 
das auf verschiedenen Tumoren und deren Neovasku
latur überexprimiert wird (Samplaski 2011; Wang 2009; 
Chang 1999b; Chang 2001; Haffner 2009; Chang 1999a) 
und von dem angenommen wird, dass es an angiogene-
tischen Prozessen beteiligt ist (Conway 2006).

Darüber hinaus wurde gezeigt, dass PSMA ein sehr 
spezifischer Marker für maligne Transformationen der 

.. Abb. 2.8  Schematische Darstellung der Wirkungsweise eines heterobivalenten, bispezifischen, radiomarkierten Liganden im direkten 
Vergleich zum jeweiligen monomeren und monospezifischen Liganden: der bispezifische Radiotracer ist in der Lage, alle Tumorgewebe zu 
adressieren (beispielsweise Primärtumor und Metastasen), auch wenn sie unterschiedliche Rezeptoren auf ihrer Oberfläche überexprimieren; 
der monospezifische Ligand hingegen kann nur eine der beiden vorhandenen Targetstrukturen und damit nur eine, den Targetrezeptor 
überexprimierende, Läsion adressieren
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Prostata ist. PSMA bleibt dabei im Gegensatz zu PSA, 
welches auch im Serum nachgewiesen werden kann, auf 
der Oberfläche der Prostatakarzinomzellen fixiert und 
wird auf der überwiegenden Anzahl von PCa und sei-
nen Metastasen exprimiert (Bostwick 1998; Kusumi 
2008; Mannweiler 2009; Ananias 2009; Ghosh 2004; 
Silver 1997; Minner 2011; Rybalov 2014), obwohl die 
Expression auch durchaus heterogen sein kann und 
nicht mit morphologischen Parametern korreliert 
(Mannweiler 2009).

>> Von der Expression von PSMA auf Prostatakar
zinomen konnte gezeigt werden, dass sie im Falle 
von zunehmender Androgenunabhängigkeit des 
Tumors, progredienter Erkrankung und Metasta-
sierung ansteigt (Israeli 1994; Wright 1996; 
Wright 1995; Perner 2007), was zu einer hohen 
prognostischen Aussagekraft dieses Markers  
bei Rezidiven (Ross 2003) und zu einer validen 
Einschätzung der Tumoraggressivität beiträgt.

PSMA kommt jedoch nicht ausschließlich auf PCa vor, 
da auch benignes Prostataepithel, Speicheldrüsen, 
Dünndarm und einige renale Strukturen physiologisch 
PSMA – wenn auch nur in geringem Ausmaß – expri-
mieren (Silver 1997; Troyer 1995a), jedoch steigt seine 
Expressionsrate unter Tumorgenese signifikant an 
(Lapidus 2000), wodurch eine erhöhte PSMA-Expres
sion eine Unterscheidung zwischen benigner und malig
ner Prostatagewebstransformation erlaubt (Lapidus 
2000; Chikkaveeraiah 2009). Des Weiteren wurde ge-
zeigt, dass die Expressionsrate des PSMA mit steigenden 
Gleason Scores korreliert (Perner 2007; Birtle 2005).

Obwohl die Mechanismen, die zu diesen Effekten 
führen, noch untersucht werden müssen, wurde dis
kutiert, dass die Ursache für die Hochregulation von 
PSMA bei maligner Transformation des Prostatage
webes in einer mit PSMA assoziierten, erhöhten Auf-
nahme von Folaten oder einem erhöhten Metabolismus 

von Polyglutamat-Folaten zusammenhängen könnte, 
die ihrerseits als Wachstumspromotoren wirken könn-
ten (Yao 2006; Yao 2010; Yao 2008).

Aufgrund der sehr spezifischen Expression des 
PSMA unter maligner Transformation sollte sich dieses 
Protein damit ideal als Tagetstruktur für die Entwick-
lung von PCa-spezifischen PET Radiotracern eignen. 
Im Folgenden werden daher PSMA-spezifische PET 
Tracer diskutiert, die in den vergangenen Jahren kli-
nisch eingesetzt wurden oder ein sehr hohes Potential 
für eine künftige humane Anwendung besitzen.

Antikörperbasierte PSMA-spezifische 
Radiotracer

jj111In-Capromabpendetide und Analoga

Obwohl es sich bei 111In-Capromabpendetide (Pros
tascint, . Abb. 2.9) um einen Radiotracer handelt, der 
nicht in der PET, sondern in der SPECT (»single photon 
emission computed tomography«) oder der szintigra
fischen Bildgebung Anwendung findet, soll diese Sub
stanz hier Erwähnung finden, da sie die erste klinisch 
verwendete, PSMA-spezifische Substanz in der klini-
schen nuklearmedizinischen Anwendung war und von 
der FDA bereits im Jahr 1996 für das Staging von PCa 
und zur bildgebenden Diagnostik bei biochemischem 
Rezidiv zugelassen wurde (Wynant 1991).

Im Gegensatz zu den seinerzeit verwendeten, nie-
dermolekularen PET-Tracern, die Prostatakarzinome 
mittels ihres erhöhten Metabolismus beziehungsweise 
Androgenrezeptorstatus darstellen, bindet 111In-Capro
mab an PCa über seine spezifische Interaktion mit 
PSMA und erlaubt damit eine spezifischere Bildgebung 
dieser Erkrankung. Allerdings weist 111In-Capromab 
auch einige Nachteile auf, die seine klinische Anwend-
barkeit erheblich einschränken:
44 Nach Applikation des Radiotracers ist eine Warte-
zeit von mehreren Tagen notwendig, bis die eigent-
liche Bildgebung stattfinden kann, da der optimale 

.. Abb. 2.9  111In-Capromabpendetide war die erste klinisch eingesetzte, PSMA-spezifische Substanz in der nuklearmedizinischen Prostata-
karzinom-Bildgebung
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Zeitpunkt der Untersuchung vier bis sechs Tage 
nach Applikation liegt (Haseman 2000).
44 Die Basis des Radiotracers ist ein muriner Anti
körper (7E11), der potenziell zu immunogenen 
Unverträglichkeitsreaktionen führen kann, sofern 
er mehrfach appliziert wird.
44 Der Tracer kann Knochenmetastasen nur unzu
reichend effizient darstellen (Wynant 1991), was 
hinsichtlich der Tatsache, dass die Knochen häufig 
die erste Lokation für die Bildung von Metastasen 
sind, eine erhebliche Limitation darstellt.

44 111In-Capromabpendetide adressiert die intrazel
luläre Domäne des PSMA (Troyer 1997; Troyer 
1995b), was dazu führt, dass mithilfe dieses Tracers 
hauptsächlich tote und fragmentierte PCa-Zellen 
dargestellt werden können, jedoch so gut wie keine 
vitalen (Troyer 1997).

Diese Faktoren führten daher in der klinischen An
wendung zu suboptimalen Sensitivitäten, Spezifitäten, 
positiven und negativen Vorhersagewerten von 60, 70, 
60 und 70 % für die Detektion von Weichteilläsionen 
(Apolo 2008).

Jedoch könnte eine potenzielle Anwendung dieses 
Antikörpers in der Therapieverfolgung liegen, da er – 
wie oben beschrieben – vor allem in toten und sterben-
den Zellen anreichert, deren Zellmembran durch die 
Therapie perforiert wird. Dieser Ansatz wurde kürzlich 
bereits präklinisch mittels 89Zr-markiertem 7E11 in der 
PET untersucht (Ruggiero 2011).

jjRadiomarkierte Derivate von J591

Um die Nachteile des murinen Antikörpers 7E11 zu 
umgehen und eine sensitivere Bildgebung mittels eines 
radiomarkierten Antikörpers zu ermöglichen, wurden 
über Jahre hinweg neue PSMA-spezifische Antikörper 
entwickelt. 

Eine der vielversprechendsten dieser Entwicklun-
gen ist J591, bei dem es sich im Gegensatz zu 7E11 um 
einen humanisierten Antikörper handelt, der also auch 
bei mehrfacher Anwendung ein nur geringes Risiko für 
immunogene Reaktionen aufweist. Noch wichtiger 
allerdings sind seine Eigenschaften, an die extrazellu
läre Domäne des PSMA binden zu können (Liu 1997) 
und schnell in PCa-Zellen internalisiert zu werden 
(Liu 1998) und folglich auch vitale PCa-Zellen adres
sieren und visualisieren zu können. Darüber hinaus 
ermöglicht dieser Antikörper auch die Herstellung von 
Radiotracern, die Knochen- und Weichteilmetastasen 

darstellen können (Bander 2003) und wurde bereits mit 
verschiedenen Radionukliden wie 89Zr, 64Cu, 90Y und 
177Lu für eine erfolgreiche präklinische PET-Diagnostik 
von PCa-Läsionen (Holland 2010; Evans 2011) sowie 
auch klinisch zur Endoradiotherapie (Bander 2005; 
Milowsky 2004; Tagawa 2010) eingesetzt. 

Da jedoch auch dieser Antikörper als intakter IgG 
eine langsame Pharmakokinetik aufweist, ergeben sich 
auch bei J591-basierten Radiotracern zum einen eine 
mehrere Tage lange Wartezeit zwischen Applikation 
und möglicher Bildgebung und zum anderen höhere 
Organdosen aufgrund der längeren Verweildauer der 
radiomarkierten Verbindung im Organismus als im Fall 
niedermolekularer Verbindungen. Aufgrund der erheb-
lichen Größe eines intakten IgG kann des Weiteren auch 
die Gewebepenetration des Tracers eingeschränkt sein, 
weshalb Anstrengungen unternommen wurden, auf 
J591-basierende Antikörperfragmente zu entwickeln, 
die eine deutlich schnellere Pharmakokinetik als der 
intakte IgG aufweisen.

jjAndere antikörperbasierte Radiotracer

Eine der dabei entwickelten Verbindungen – ein 89Zr-
markiertes, bivalentes Antikörperfragment von J591 – 
zeigte kürzlich in einer präklinischen Studie eine signi-
fikant schnellere Pharmakokinetik verglichen mit der 
IgG Leitstruktur und damit verbunden auch höhere 
Tumor-zu-Hintergrund-Verhältnisse innerhalb kürze-
rer Zeiten nach Applikation bei gleichzeitig unverän-
dert vorteilhaften Tumoranreicherungseigenschaften 
(Viola-Villegas 2014).

Weiterhin wurden kürzlich auch neue, ebenfalls  
die extrazelluläre Domäne des PSMA-spezifisch bin-
dende Antikörper entwickelt (Elsasser-Beile 2006), mit 
dem PET-Isotop 64Cu markiert und in präklinischen 
Studien erfolgreich für die Bildgebung PSMA-positiver 
PCa-Läsionen eingesetzt (Alt 2010).

jjAptamere

Neben Antikörpern besitzen prinzipiell auch Aptamere 
– kurze Oligonukleotide mit exzellenter Spezifität für 
ihr jeweiliges Target – ein hohes Potenzial für die Ent-
wicklung PCa-spezifischer PET-Radiotracer. Dies ist 
vor allem darauf zurückzuführen, dass ihre Affinität mit 
der von Antikörpern vergleichbar ist, sie jedoch eine 
deutlich schnellere Pharmakokinetik als diese aufwei-
sen. Darüber hinaus erlaubt ihre deutlich geringere 
Größe eine effiziente Gewebepenetration und Elimina-
tion aus dem Blutkreislauf, was bei den entsprechenden 
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Aptamer-basierten PET-Tracern zu hohen Tumor-zu-
Hintergrund-Verhältnissen kurze Zeit nach Applika
tion führen sollte und die ebenso wie Antikörper über 
Affinitätsreifung entwickelt werden können (Perkins 
2007; Tavitian 2009). Daher wurden in den letzten Jah-
ren Anstrengungen unternommen, PSMA-spezifische 
Aptamere für eine Anwendung in der nuklearmedizini-
schen Bildgebung zu entwickeln. Aptamer A10–3.2, 
eine der so erhaltenen PSMA-spezifischen Verbindun-
gen (Lupold 2002; Dassie 2009), wurde kürzlich mit 
dem Positronenemitter 64Cu markiert (Rockey 2011), 
wobei die Pharmakokinetik und die Eignung dieses 
Tracers für die klinische PET-Bildgebung von Prostata-
karzinomen noch nachgewiesen werden müssen. 

Niedermolekulare, PSMA-spezifische 
Liganden zur PET-Bildgebung
Niedermolekulare Radiotracer weisen gegenüber hoch-
molekularen Verbindungen wie beispielweise Anti
körpern – wie bereits diskutiert – den Vorteil auf, dass 
sie im Allgemeinen eine schnelle Pharmakokinetik und 
eine gute Gewebepenetration bei gleichzeitig schneller 
Elimination aus nicht-Zielgeweben und schneller An-
reicherung im Zielgewebe aufweisen. Daraus können 
prinzipiell hohe Tumor-zu-Hintergrund-Verhältnisse 
in der Bildgebung schon kurz nach der Applikation des 
Tracers resultieren.

>> Niedermolekulare, hochaffine PSMA-spezifische 
Verbindungen sollten sich demnach ideal zur 
effizienten Bildgebung von Prostatakarzinomen 
eignen, was eine sehr intensive Forschung auf die-
sem Gebiet innerhalb der letzten Jahre anregte. 

Alle Entwicklungen PSMA-spezifischer niedermoleku-
larer Liganden basieren dabei auf der Struktur und 
Funktion des Targets: die enzymatisch aktive Region 
des PSMA enthält zwei Zinkionen und besteht aus zwei 
Bindungstaschen, einer Glutamatbindungstasche und 
einer argininreichen, nichtpharmakophoren Bindungs-

tasche, die ein kleines lipophiles Strukturelement bin-
den kann (Barinka 2008; Barinka 2007; Davis 2005; 
Mesters 2006; Mesters 2007). Daher weisen die aller-
meisten der PSMA-bindenden Liganden ein zinkbin-
dendes und ein Glutamat- wie auch ein hydrophobes 
Strukturelement auf, um eine optimale Bindung zu er-
reichen (Zhou 2005; Benesova 2015). Soll der Ligand 
im Folgenden mit einem Radiometall wie beispielweise 
68Ga oder 64Cu markiert werden, muss der hierfür not-
wendige Chelator, der aufgrund seiner Größe mit der 
PSMA-Bindung interferieren kann, über eine Linker-
struktur verknüpft werden, um die unerwünschte Inter-
aktion zwischen Ligand und PSMA zu minimieren 
(Chen 2012).

Im Folgenden werden niedermolekulare PSMA-
spezifische Radiotracer, die in den letzten Jahren ent
wickelt wurden, hinsichtlich ihrer Vor- und Nachteile 
für die klinische Anwendung diskutiert.

jjPhosphonate, Phosphate und Phosphoramidate

Die ersten Vertreter der Gruppe niedermolekularer 
PSMA-spezifischer PET-Radiotracer wurden ausgehend 
von der Leitstruktur des bekannten N-Acetylaspartyl-
glutamat Peptidase-Inhibitors 2-PMPA [2-(Phosphono
methyl)-Pentan-1,5-disäure; . Abb. 2.10] entwickelt. Ein 
frühes Beispiel, 18F-Fluorobenzamido-Phosphoramidat 
(. Abb. 2.10) zeigte jedoch in präklinischen Studien nur 
moderate Ergebnisse mit hoher Hintergrundaktivität 
und geringer, wenn auch spezifischer Tumoranreiche-
rung (Lapi 2009).

Eine weitere, ebenfalls von 2-PMPA abgeleitete, je-
doch erfolgreichere Entwicklung, BAY 1075553 (. Abb. 
2.11), ist eine radiomarkierte Mischung aus zwei PSMA-
bindenden Diastereomeren. Diese Radiotracermischung 
zeigte in klinischen Studien eine schnelle Pharmako
kinetik mit einer (abgesehen von den Nieren) rascher 
Elimination und war in der Lage, sowohl Primärtumo-
ren, als auch Lymphknoten- und Knochenmetastasen zu 
visualisieren. Allerdings konnte nicht zwischen benig-

.. Abb. 2.10  Strukturen der beiden PSMA-bindenden Liganden 2-PMPA und 18F-Fluorobenzamido-Phosphoramidat
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nen und malignen Veränderungen im Knochen unter-
schieden werden (Langsteger 2012; Beheshti 2012), was 
höchstwahrscheinlich auf die erhebliche, unspezifische, 
physiologische, phosphonatmediierte Knochenauf
nahme des Tracers zurückgeführt werden kann (Lesche 
2014). Dies stellt jedoch eine erhebliche Limitation  
des Einsatzes dieses Radioliganden dar, da die sichere 
Identifizierung von Knochenmetastasen aufgrund der 
hohen Inzidenz dieser Läsionen von klinisch hoher 
Relevanz ist.

jjCysteinabgeleitete, harnstoffbasierte Liganden
11C-DCMC (N-[N-[(S)-1,3-Dicarboxypropyl]Carba
moyl]-[11C]Methyl-L-Cystein; . Abb. 2.12a), ein Deri-
vat der Aminosäure Cystein und das erste Beispiel einer 
mit einem Positronenemitter markierten, PSMA-spe
zifischen, niedermolekularen Verbindung, zeigte in zu-
nächst präklinischen Studien eine vorteilhafte in vivo 
Pharmakokinetik mit schneller Elimination und tu-
morspezifischer Aufnahme (Pomper 2002; Foss 2005). 
Allerdings konnte sich dieser Tracer aufgrund der kur-
zen Halbwertszeit von 11C von nur 20 min (und der da-
mit verbundenen Notwendigkeit eines nahegelegenen 
Zyklotrons und der Vor-Ort-Synthese der Verbindung) 
klinisch nicht durchsetzen und führte stattdessen zur 
Entwicklung entsprechender 18F-markierter Analoga 
mit entsprechend längerer Halbwertszeit. 

Ein vielversprechendes Beispiel aus dieser Gruppe 
stellt 18F-DCFBC (N-[N-[(S)-1,3-Dicarboxypropyl]Car
bamoyl]-3-[18F]Fluorobenzyl-L-Cystein; . Abb. 2.12b) 
dar. Dieses zeigte neben einer PSMA-spezifischen Tu
moraufnahme auch eine vorteilhafte Pharmakokinetik 
mit guten Tumor-zu-Hintergrund-Verhältnissen zu-
nächst in präklinischen (Mease 2008), dann aber auch in 
klinischen Studien, wo es eine gute Spezifität für malig-
nes Gewebe und damit eine sichere Unterscheidung  
von benignen und malignen Veränderungen auch im 
Knochen ermöglichte (Cho 2012). Allerdings zeigte die  
18F-DCFBC PET-CT primärer Prostatakarzinome eine 
geringere Sensitivität der Läsionsdetektion als die MRT, 
wenngleich 18F-DCFBC eine spezifischere Detektion 
maligner Veränderungen erlaubte (Rowe 2015). Die 
Hauptlimitation für die breite klinische Anwendung der 
Verbindung stellt jedoch die langsame Elimination des 
Tracers aus dem Blutfluss dar, die die erreichbaren Tu-
mor-zu-Hintergrund-Verhältnisse und damit die Sensi-
tivität der Tumordetektion mittels PET-Diagnostik limi-
tiert (Rowe 2015).

jjLysinabgeleitete, harnstoffbasierte Verbindungen

Ausgehend von den zuvor genannten phosphonat- und 
cysteinabgeleiteten harnstoffbasierten PSMA-spezi
fischen Liganden werden mittlerweile hauptsächlich 
lysinbasierte Verbindungen (. Abb. 2.13) entwickelt, da 
diese Grundstruktur ohne starke Veränderungen der 
PSMA-Bindungseigenschaften umfassend und che-
misch relativ einfach modifiziert werden kann. 

Zwei Beispiele für 18F-markierte Radiotracer dieser 
Verbindungsklasse sind 2-[3-[1-Carboxy–5-(4-[18F]
Fluoro-Benzoylamino)-Pentyl]-Ureido]-Pentandisäure 
(. Abb. 2.14a; Chen 2008) und 2-[3-[1-Carboxy-5- 
[(6-[18F]Fluoro-Pyridine-3-Carbonyl)-Amino]-Pentyl]-
Ureido]-Pentandisäure (18F-DCFPyL; Chen 2011; . Abb. 
2.14b; Szabo 2015). Beide Verbindungen demonstrier-
ten zunächst in präklinischen Studien hohe und spezifi-

.. Abb. 2.11  Struktur und Verhältnis der Diastereomere der Radio-
tracermischung BAY 1075553

.. Abb. 2.12a, b  Cysteinabgeleitete, harnstoffbasierte Liganden. a N-[N-[(S)-1,3-Dicarboxypropyl]Carbamoyl]-[11C]Methyl-L-Cystein.  
b N-[N-[(S)-1,3-Dicarboxypropyl]Carbamoyl]-3-[18F]Fluorobenzyl-L-Cystein

a b
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sche Tumoraufnahmen und hohe Tumor-zu-Hinter-
grund-Verhältnisse, wobei 18F-DCFPyL eine vergleichs-
weise noch vorteilhaftere Bioverteilung (achtfach höhe-
re, PSMA-spezifische Tumoraufnahme von 39,4 %ID/g 
und Tumor-zu-Muskel- und Tumor-zu-Blut-Verhält
nisse von 985 und 92 bereits zwei Stunden nach Injek
tion) sowie eine fünffach höhere PSMA-Affinität als 
2-[3-[1-Carboxy–5-(4-[18F]Fluoro-Benzoylamino)-
Pentyl]-Ureido]-Pentandisäure aufwies.

Aufgrund der vorteilhaften präklinischen Ergebnisse 
wurden im Folgenden neun Patienten in einer initialen 
klinischen Studie mit 18F-DCFPyL untersucht, wobei  
die Pharmakokinetiken und Tumordetektionsraten von 
18F-DCFPyL im direkten Vergleich mit 18F-DCFBC un-
tersucht wurden. Die erhaltenen Ergebnisse bestätigten 
die vielversprechenden Ergebnisse der präklinischen 
Studien, da 18F-DCFPyL auch klinisch sehr gute Bild
gebungseigenschaften aufwies und verglichen mit  
18F-DCFBC höhere absolute Tumoraufnahmen, Tumor-
zu-Blut- und Tumor-zu-Hintergrund-Verhältnisse auf-
wies (Szabo 2015). Zudem reicherte 18F-DCFPyL auch 
nur geringfügig in Leber und Muskel an und zeigte eine 
vorteilhaft rasche Elimination.

Trotz dieser äußerst vielversprechenden Ergebnisse, 
die für 18F-DCFPyL erhalten wurden, erreichte in den 
letzten Jahren eine andere Gruppe von harnstoffbasier-
ten PSMA-spezifischen Radiotracern eine stärkere klini-

sche Verbreitung: die der 68Ga-markierten Analoga. 
Dies kann – trotz der längeren Halbwertszeit von 18F  
und der, aufgrund der geringeren Positronenenergie des 
18F erhaltenen, besseren Auflösung der 18F-PET-Bilder 
– darauf zurückgeführt werden, dass 68Ga über die kom-
merziellen Generatorsysteme sehr gut verfügbar ist und 
die 68Ga-Radiomarkierungschemie üblicherweise deut-
lich weniger komplex ist. Als Konsequenz konnte in den 
letzten Jahren die Entwicklung einiger neuer 68Ga-mar-
kierter PSMA-spezifischer Liganden beobachtet werden, 
darunter auch zwei relativ frühe Beispiele: 2-[3-(1-Car-
boxy-5-(7-[5-Carboxy-5-(3-Phenyl-2-(3-Phenyl-2-[2-
(4,7,10-tris-Carboxymethyl-1,4,7,10-tetraaza-Cyclodo-
dec-1-yl)-Acetylamino]-Propionylamino)-Propionyl
amino)-Pentylcarbamoyl]-Heptanoylamino)-Pentyl)-
Ureido]Pentandisäure (. Abb. 2.15a; Banerjee 2010) und 
68Ga-HBED-CC-PSMA (. Abb. 2.15b; Eder 2012).

Beide Tracer wurden zunächst präklinisch im di
rekten Vergleich untersucht. Hierbei zeigten beide Ver
bindungen eine PSMA-spezifische Tumoraufnahme 
sowie hohe Tumor-zu-Hintergrund-Verhältnisse, wobei 
mit 68Ga-HBED-CC-PSMA deutlich höhere Tumor- 
und Nierenaufnahmen als mit 2-[3-(1-Carboxy-
5-(7-[5-Carboxy-5-(3-Phenyl-2-(3-Phenyl-2-[2-
(4,7,10-tris-Carboxymethyl-1,4,7,10-Tetraaza-Cyclo-
dodec-1-yl)-Acetylamino]-Propionylamino)-Propio
nylamino)-Pentylcarbamoyl]-Heptanoylamino)-
Pentyl)-Ureido]-Pentandisäure beobachtet wurden 
(Eder 2012). Die bereits gute Pharmakokinetik des 
68Ga-HBED-CC-PSMA konnte im Folgenden noch 
weiter verbessert werden, indem das PSMA-bindende 
Motiv dimerisiert wurde (. Abb. 2.16), was sich in noch 
höheren absoluten Tumoraufnahmen, Tumor-zu-Mus-
kel- und Tumor-zu-Hintergrund-Verhältnissen des 
Dimers verglichen mit dem 68Ga-HBED-CC-PSMA-
Monomer widerspiegelte (Schafer 2012).

Abgesehen von 18F- und 68Ga-markierten harnstoff-
basierten PSMA-Liganden wurden kürzlich auch 64Cu- 

.. Abb. 2.13  Lysinabgeleitetes, harnstoffbasiertes PSMA-Bindungs-
motiv

.. Abb. 2.14a, b  Radiotracerstrukturen. a 2-[3-[1-Carboxy-5-(4-[18F]Fluoro-Benzoylamino)-Pentyl]-Ureido]-Pentandisäure. b 2-[3-[1-Carboxy-
5-[(6-[18F]Fluoro-Pyridine-3-Carbonyl)-Amino]-Pentyl]-Ureido]-Pentandisäure (18F-DCFPyL)

a b
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.. Abb. 2.15a, b  Strukturen zweier früher Vertreter 68Ga-markierter, PSMA-spezifischer Radiotracer. a 2-[3-(1-Carboxy-5-(7-[5-Carboxy-5- 
(3-Phenyl-2-(3-Phenyl-2-[2-(4,7,10-tris-Carboxymethyl-1,4,7,10-Tetraaza-Cyclododec-1-yl)-Acetylamino]-Propionylamino)-Propionylamino)-
Pentylcarbamoyl]-Heptanoylamino)-Pentyl)-Ureido]-Pentandisäure. b 68Ga-HBED-CC-PSMA

a

b

.. Abb. 2.16  Struktur des dimerisierten HBED-CC-basierten PSMA-Liganden

(Banerjee 2014) und 86Y-markierte (Banerjee 2015) 
PSMA-affine Radiotracer beschrieben und präklinisch 
untersucht. Alle Liganden zeigten hierbei eine PSMA-
spezifische Bindung und Tumoraufnahme, jedoch ver-
schieden gute Eliminationseigenschaften. Die vorteil-
haftesten Ergebnisse zeigten hierbei – hinsichtlich abso-
luter Tumoraufnahme und -retention sowie erreichten 
Tumor-zu-Hintergrund-Verhältnissen – die beiden in 
. Abb. 2.17a und b gezeigten, 64Cu- und 86Y-markierten, 
PSMA-spezifischen Liganden. 

Von den zuvor beschriebenen, teilweise hochpo
tenten Radioliganden fand bislang – trotz teilweise noch 
weiter verbesserter Eigenschaften anderer Verbindungen 
– vor allem 68Ga-HBED-CC-PSMA eine breitere klini-
sche Anwendung und wurde aufgrund seiner hohen 

Tumordetektionsraten innerhalb kurzer Zeit ein erfolg-
reicher Radiotracer für die PSMA-spezifische PET-
Bildgebung von Prostatakarzinomen (Afshar-Oromieh 
2015, Afshar-Oromieh 2013). 

Interessanterweise hängt die Tumordetektionsrate 
dabei sowohl mit dem Serum-PSA-Niveau als auch mit 
der PSA-Verdopplungszeit zusammen. So konnte bei-
spielweise gezeigt werden, dass in nur 60 % der Pa
tienten mit PSA-Werten von <2,2 ng/ml der für den 
PSA-Anstieg ursächliche Tumorherd detektiert werden 
konnte, wohingegen dies bei allen Patienten mit PSA-
Werten von >2,2 ng/ml möglich war. Diese Ergebnisse 
konnten in zwei anderen Studien bestätigt werden, die 
die Tumordetektionseffizienz 68Ga-HBED-CC-PSMA 
PET-CT im Kontext der Läsionssuche bei biochemi-
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schem Rezidiv untersuchten. In der ersten, 22 Patienten 
umfassenden Studie konnte ebenfalls mindestens eine 
Läsion detektiert werden, wenn der Serum-PSA-Wert 
>2 ng/ml lag (Demirkol 2015). Die andere, 248 Pa
tienten umfassende, Studie konnte Detektionsraten für 
Läsionen von 96,8, 93, 72,7 und 57,9 % bei PSA-Werten 
von ≥2:2–1,0 ng/ml, <1,0–0,5 und <0,5–0,2 g/ml ermit-
teln (Eiber 2015). Eine weitere Studie zeigte, dass im 
Falle eines Rezidivs kurze PSA-Verdopplungszeiten 
(Grenzwert: 6,5 Monate) zu einer Wahrscheinlichkeit 
der Läsionsdetektion mit 68Ga-HBED-CC-PSMA von 
85 % führten (Ceci 2015), was auf eine erhöhte Wahr-
scheinlichkeit der Läsionsdetektion im Falle hoher Tu-
moraggressivität hindeutet. 

Insgesamt erlaubt die Verwendung von 68Ga-HBED-
CC-PSMA damit im frühen Stadium der Erkrankung 
signifikant höhere Läsionsdetektionsraten als radio
markierte Cholinanaloga und 11C-Acetat. Abgesehen 
vom Tumor reichert 68Ga-HBED-CC-PSMA in eben-
falls hohem Maße in den Nieren und den Speichel
drüsen sowie in geringerem Umfang auch in Leber und 
Milz an und zeigt in den meisten Patienten (89,4 %) auch 
eine scheinbar pathologische Aufnahme in Bauchhöh-
lenganglien, die das Vorhandensein von Lymphknoten-
metastasen vortäuschen kann (Krohn 2015).

Um das Potenzial von 68Ga-HBED-CC-PSMA auch 
für das Re-Staging zu evaluieren, wurde die Tumordetek
tionseffizienz des Tracers bei 37 Patienten im direkten 
Vergleich zum bis dahin hauptsächlich für die PET des 
PCa eingesetzten Tracer 18F-FCH untersucht. Hierbei 
zeigte sich, dass 68Ga-HBED-CC-PSMA mit 87 % eine 
höhere Sensitivität bei der Tumordetektion als 18F-FCH 
(70 %) aufwies, wobei alle Läsionen, die mittels 18F-FCH 
visualisiert werden konnten, ebenfalls 68Ga-HBED-CC-
PSMA anreicherten (Afshar-Oromieh 2014). Insbeson-
dere im Falle niedriger PSA-Konzentrationen von 
<2,82 ng/ml konnte 68Ga-HBED-CC-PSMA mehr Lä
sionen detektieren (69 %) als 18F-FCH (44 %). Diese Er-
gebnisse konnten in einer anderen, 38 Patienten mit 
biochemischem Rezidiv einschließenden, Studie bestä-
tigt werden, in der ebenfalls höhere Tumordetektionsra-
ten für 68Ga-HBED-CC-PSMA verglichen mit 18F-FCH 
gefunden werden konnten (PSA-Wert <0,5 ng/ml: 50 % 
für 68Ga-HBED-CC-PSMA und 12,5 % für 18F-FCH; 
PSA-Wert von 0,5–2,0 ng/ml: 69 % für 68Ga-HBED-CC-
PSMA und 31 % für 18F-FCH; PSA-Wert von >2,0 ng/
ml: 86 % für 68Ga-HBED-CC-PSMA und 57 % für  
18F-FCH; Morigi 2015). Diese Studie konnte des Wei
teren zeigen, dass bei Verwendung von 68Ga-HBED-CC-
PSMA in der PET-CT-Bildgebung etwa dreifach höhere 

a

b

.. Abb. 2.17a, b  Struktur zweier kürzlich entwickelter, vielversprechender, 64Cu- (a) und 86Y-markierter (b) PSMA-spezifischer Liganden



249
Literatur

Tumor-zu-Hintergrund-Verhältnisse als mit 18F-FCH 
erreicht werden können, was auf eine deutlich erhöhte 
Tumordetektionssensitivität bei der Verwendung von 
68Ga-HBED-CC-PSMA hinweist.

Wie bereits beschrieben zeigten also sowohl  
18F-DCFPyL als auch 68Ga-HBED-CC-PSMA sehr gute 
Tumordetektionseigenschaften in klinischen Studien 
und stellen damit derzeit die wichtigsten PET Radio
tracer für die PSMA-spezifische und sensitive Dar
stellung von PCa-Läsionen dar. Konsequenterweise 
wurden daher kürzlich beide Tracer im direkten Ver-
gleich in einer, 14 Patienten mit rezidiviertem PCa um-
fassenden, Studie mittels PET-CT untersucht (Dietlein 
2015). Im Verlauf der Studie konnte gezeigt werden, 
dass 18F-DCFPyL alle Läsionen, die mittels 68Ga-HBED-
CC-PSMA dargestellt werden konnten, ebenfalls dar-
stellte, während es zusätzlich weitere Läsionen visua
lisieren konnte, was auf eine höhere Sensitivität von 
18F-DCFPyL für die Darstellung von PCa-Läsionen 
hindeutet. Diese Annahme wird dadurch unterstützt, 
dass die PET-Bilder, die mittels 18F-DCFPyL erhalten 
wurden, auch höhere Tumor-zu-Hintergrund-Verhält-
nisse und signifikant höhere SUVmax Werte für die 
detektierten Läsionen aufwiesen. Eine mögliche Erklä-
rung für die mittels 18F-DCFPyL erhaltenen höheren 
Tumor-zu-Hintergrund-Verhältnisse könnte die ver-
gleichsweise schnellere Elimination des Tracers sein.

Dies deutet darauf hin, dass 18F-DCFPyL bei rezi
diviertem PCa besser für die Bildgebung der Läsionen 
geeignet sein könnte als 68Ga-HBED-CC-PSMA. Dies 
muss allerdings noch in weiteren klinischen Studien be-
legt werden.

2.2.5	 Ausblick

Innerhalb der letzten Jahre konnte ein immenser Fort-
schritt in der Entwicklung und klinischen Evalua
tion neuer, hochsensitiver und spezifischer Radiotracer 
für die PET-Bildgebung des Prostatakarzinoms erzielt 
werden.

>> Insbesondere die Gruppe der niedermolekularen 
PSMA-spezifischen Liganden führte dabei zu 
einem wichtigen klinischen Fortschritt hinsicht-
lich einer höheren Effizienz der Läsionsdetektion 
und der richtigen Diagnose der Erkrankung. 

Insgesamt steht aufgrund der regen Forschungstätigkeit 
auf dem Gebiet der sensitiven und spezifischen frühzei-

tigen Diagnostik des Prostatakarzinoms zu erwarten, 
dass in den kommenden Jahren weitere klinische Fort-
schritte – auch durch die Entwicklung neuer, verbesser-
ter Radiotracer – zu erwarten sind.
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