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Zusammenfassung

Einleitung

Die Positronen-Emissions-Tomographie (PET) ist eine bildgebende Methode, mit der fiir
die medizinische Diagnostik mehrdimensionale Abbilder von physiologischen Funktionen des
menschlichen Organismus angefertigt werden. Durch die Verwendung von radioaktiven, Po-
sitronen emittierenden Atomkernen kénnen Substanzen, die an diesen Funktionen beteiligt
sind, radioaktiv markiert werden. Die biologischen Eigenschaften dieser Radiopharmaka un-
terscheiden sich nicht von den Eigenschaften der urspriinglichen Substanzen. Aufgrund der
koinzidenten Messung der Vernichtungsquanten kann auf eine geometrische Kollimierung
verzichtet werden, weshalb die PET-Methode gegeniiber anderen Methoden sehr empfindlich
ist. Die Entwicklung neuer Radiopharmaka durch Biologen, Radiochemiker und Arzte ist ein
wesentlicher Aspekt fiir eine Verbesserung des diagnostischen Potentials der PET. Fiir deren
Erprobung an kleinen Tieren, wie Ratten und M#Ausen, wiirde ein bildgebendes Verfahren, bei
dem die Tiere nicht getdtet werden miissen, von grofiem Vorteil sein. Die nuklearmedizinische
Bildgebung an lebenden Kleintieren mittels PET stellt jedoch besondere Anforderungen an die
verwendeten Tomographen. Das Volumen einer Ratte betrdgt ungefahr ein Zweihundertstel
des menschlichen Kérpervolumens, das Koérpervolumen einer Maus wiederum betrdgt un-
gefdhr ein Zehntel des Rattenvolumens. Um diese kleinsten Strukturen abbilden zu kdnnen,
werden vermehrt spezielle Kleintier-Tomographen mit einer erhdhten Ortsauflésung entwi-
ckelt. Zusdtzlich miissen diese Tomographen fiir eine hohe Sensitivitdt gegeniiber dem vom
Objekt abgestrahlten Quantenfluss ausgelegt sein, da die maximal applizierbare Stoffmenge
bei diesen kleinen Tieren limitiert ist.

Motivation

Die vorliegende Arbeit beschreibt die besonderen Methoden der Datennahme und Verarbei-
tung fiir zwei Kleintiertomographen, den Sektortomographen MADPET (48 Kristalle, je 3,7
X 3,7 x 12 mm?®) und den Doppellagen-Ringtomographen MADPET-II (1152 Kristalle, je 2
X 2 X 6-8 mm?), die innerhalb eines Gemeinschaftsprojektes der Technischen Universitét
Miinchen und des Max-Planck-Instituts fiir Physik in Miinchen entwickelt wurden. Zum
Erreichen einer hohen Sensitivitit wurden die Durchmesser der Detektorsysteme fiir beide
Tomographen méglichst klein gewdhlt (86 mm fiir MADPET und 71,1 mm fir MADPET-II).
Um die vollstdndige Abbildung von Ratten, die einen Thoraxdurchmesser von bis zu 70 mm
aufweisen kénnen, zu gewéhrleisten, musste anndhernd der gesamte Bereich im Inneren des
Detektorsystems abbildbar sein. Dieses zu rekonstruierende Gesichtsfeld wurde fiir MADPET
auf einen kreisférmigen Bereich mit 80 mm Durchmesser (93% des Systemdurchmessers)
festgelegt. Fiir MADPET-II betrug der Durchmesser des Gesichtsfeldes 68 mm (96% des
Systemdurchmessers). Eine weitere Forderung war, dass die Abbildungseigenschaften des
Tomographen fiir alle Bereiche des Gesichtsfeldes identisch sein sollten. Dazu war eine un-
verdnderliche Ortsauflésung ohne Variationen zum Rande des Gesichtsfeldes gefordert.

Tomographische Bildrekonstruktion

Die Rekonstruktion tomographischer Daten kann auf zwei unterschiedlichen Wegen erfolgen.



Die gefilterte Riickprojektion basiert auf einer analytisch beschriebenen Beziehung von gemes-
senen und zu rekonstruierenden Daten. Sie ist einfach zu implementieren und erfordert einen
sehr geringen Rechenaufwand. Jedoch enthilt sie eine Gleichbehandlung aller Daten. Statisti-
sche Rekonstruktionsmethoden hingegen verkniipfen in einem linearen Gleichungssystem die
gemessenen Projektionsdaten mit dem zu rekonstruierenden Bild. Die Rekonstruktion erfolgt
durch iteratives Minimieren der Fehler zwischen gemessenen Daten und rekonstruiertem Bild.
In der Koeffizienten- oder Gewichtematrix des linearen Gleichungssystems kénnen alle bekann-
ten physikalischen Effekte in Form von Nachweiswahrscheinlichkeiten beriicksichtigt werden.
Es erfolgt somit keine Gleichbehandlung aller Daten. Statistische Rekonstruktionsmethoden
sind wesentlich aufwéndiger zu implementieren und erfordern einen hohen Rechenaufwand. Im
Besonderen die Bestimmung der Gewichtematrix ist fiir die Giite des rekonstruierten Bildes
entscheidend.

Die Ortsauflésung eines PET-Gerétes wird mafigeblich durch die Grofie der verwendeten
Kristallelemente und deren Abstand, den Systemdurchmesser, beeinflusst. Die rdumliche
Sensitivitidt eines Detektorpaares wird mit einem Sensitivitdtsprofil, der koinzidenten Ant-
wortfunktion, charakterisiert. Sind zwei Einzelkristalle gegeneinander gekippt, wie es am
Rande des Gesichtsfeldes ringférmiger Tomographen der Fall ist, so tritt der Parallaxeneffekt
auf: die Antwortfunktion dieses Paares wird verbreitert und verzerrt.

Die rekonstruierte Ortsauflosung verhilt sich dhnlich wie die Breiten der Antwortfunk-
tionen der beteiligten Detektorpaare. Verteilungen, die nahe am Zentrum des Tomographen
liegen, werden mit einer guten Auflésung rekonstruiert, da sie hauptsichlich von nicht zuein-
ander gekippten Kristallen abgetastet werden. Die Breite der Antwortfunktion dieser Kristall-
paare entspricht der intrinsischen Auflésung zweier optimal ausgerichteter Kristalle (ca. die
Hilfte der Kristallbreite). Verteilungen am Rande des Gesichtsfeldes werden mit einer schlech-
teren Auflosung abgebildet, da die Antwortfunktionen der beteiligten (hauptsichlich zuein-
ander gekippten) Detektorpaare aufgrund des Parallaxeneffekts verbreitert sind. Herkémm-
liche (meist analytische, jedoch auch statistische) Rekonstruktionsmethoden, wie sie z.B. in
klinischen Tomographen zum FEinsatz kommen, beriicksichtigen die physikalischen Prozesse
der Gammaquanten mit dem Detektorsystem nicht oder nur mangelhaft und weisen eine
Verschlechterung der rekonstruierten Ortsauflésung auf ihren doppelten Wert vom Mittel-
punkt des Tomographen zum Rande des meist nur 50-60% des Tomographendurchmessers
messenden Gesichtsfeldes auf. Typische Gréflenordnungen bei klinischen PET-Gerdten fiir
die Humandiagnostik sind ein Ringdurchmesser von 80-100 cm und ein rekonstruiertes Ge-
sichtsfeld mit 40-50 ¢cm Durchmesser. Die Ortsauflésung im Zentrum betridgt ungefihr 4-8
mm, sie verschlechtert sich jedoch kontinuierlich mit zunehmendem Abstand zum Zentrum
(z.B. 8-16 mm Auflésung bei 20 cm Abstand vom Zentrum).

MADPET: Methoden und Ergebnisse

In der hier vorgestellten Arbeit wurde fiir den Kleintier-Sektortomographen MADPET ein
Rekonstruktionsverfahren entwickelt, das die Forderung nach einer hohen und unverédnderli-
chen Ortsauflésung innerhalb eines ungewdhnlich grofien Gesichtsfeldes (93 % des System-
durchmessers) erfiillte. Hierzu wurden Monte Carlo Simulationen durchgefiihrt, anhand derer
die Nachweiseigenschaften des Tomographen untersucht und die Gewichtematrix fiir eine
statistische Rekonstruktion berechnet werden konnte. Weiterhin wurden aus den Monte Carlo
Simulationen koinzidente Antwortfunktionen fiir alle Detektorpaare erstellt.

Der Parallaxeneffekt konnte deutlich beobachtet werden, die mittlere Halbwertsbreite der



Antwortfunktionen betrug 2,8 mm £ 0,8 mm. Der Maximalwert aller Halbwertsbreiten war
4,5 mm, also mehr als das Doppelte der intrinsischen Auflésung (ungefihr 2 mm) der im
MADPET verwendeten Kristalle.

Mit simulierten und gemessenen Daten konnten die hervorragenden, annihernd ortsun-
abhdngigen, Abbildungseigenschaften des MADPET in Kombination mit dieser statistischen
Rekonstruktion gezeigt werden. Eine lineare Anpassung an die rekonstruierte Ortsauflésung
I' in Abhdngigkeit vom Abstand d (d in mm) zum Zentrum des Tomographen ergab I' =
2,1 mm+0,01-d fiir die in dieser Arbeit entwickelten Methoden bei einer mittleren Auflésung
von 2,3 mm % 0,1 mm. Herkémmliche analytische Rekonstruktionsmethoden resultierten in
einer stetigen Verschlechterung der Auflésung mit zunehmendem Abstand zum Zentrum,
I'=2,4mm+ 0,06-d (Mittelwert: 3,5 mm + 0,7 mm).

Die Messung von lebenden Kleintieren mit MADPET und die anschlieBende statisti-
sche Bildrekonstruktion unter Verwendung der Monte Carlo Gewichtematrix erlaubte die
detaillierte Abbildung des Herzstoffwechsels einer Ratte sowie der Knochenaktivitit einer
Maus. Erst bei dem Versuch, die regionalen Stoffwechselaktivititen eines Mauseherzens zu
untersuchen, wurden die konstruktiv bedingten Grenzen des MADPET fiir die Abbildung
kleinster Strukturen erreicht.

MADPET-II: Methoden und Ergebnisse

Fiir den Nachfolger des MADPET, MADPET-II, wurden Monte Carlo Simulationen des
Tomographen durchgefiihrt und daraus die Gewichtematrix fiir die iterative statistische Re-
konstruktion berechnet. Weiterhin wurde anhand von simulierten tomographischen Daten
untersucht, ob mit MADPET-II auch ohne Rotation des Systems eine Abbildung guter
Qualitidt moglich war, um bei spdteren Messungen den Aufwand zu reduzieren und z.B.
dynamische Messmethoden zu erlauben.

Durch die statistische Rekonstruktion mit der Monte Carlo Gewichtematrix konnte ohne
Rotation des Systems eine anndhernd ortsunabhdngige Auflésung von I'=1,0 mm + 0,01 -d
mit Mittelwert 1,2 mm + 0,2 mm erreicht werden. Die analytischen Rekonstruktionsmethoden
resultierten erst nach der Rotation in 20 Winkelschritten in einer brauchbaren Bildqualitit,
die Auflésung betrug hierbei I' = 1,4 mm+0,04-d (Mittelwert: 2,1 mm + 0,5 mm). Die Uber-
priifung der Bildqualitit anhand von simulierten Daten eines komplexen Strukturphantoms
bestétigte diese Resultate.

Der Verzicht auf Rotation, ermdglicht durch die hier entwickelte Monte Carlo Gewichtema-
trix fiir die statistische Rekonstruktion, wird das Potential des MADPET-1I erheblich steigern.
Da das System zu jedem Zeitpunkt der Messung alle fiir die statistische Rekonstruktion gefor-
derten Projektionsrichtungen abtastet, konnen die gemessenen Daten unmittelbar nach ihrem
Eintreffen, z.B. beziiglich ihres Eintreffzeitpunktes, verarbeitet werden. Dies ermoglicht unter
anderem die Berechnung dynamischer Messdaten zur Bestimmung der zeitlichen Verdnderung
der gemessenen biologischen Eigenschaft. Weiterhin erlaubt dieser Messmodus eine statistische
Bildrekonstruktion wihrend der Messung.

Schlussfolgerung

In dieser Arbeit konnte gezeigt werden, dass die genaue Untersuchung der Nachweiseigenschaf-
ten eines hochauflésenden PET Gerédtes anhand von Monte Carlo Simulationen durchfiihrbar
ist. s konnten fiir zwei Kleintiertomographen aus diesen Simulationen die Wahrschein-
lichkeitsmatrizen fiir eine statistische Bildrekonstruktion berechnet werden. Deren Verwen-



dung fiir simulierte und gemessene tomographische Daten zeigte eine erheblich verbesserte
Ausniitzung der Abbildungseigenschaften dieser hochauflésenden Tomographen. Die dabei er-
reichte rekonstruierte Ortsauflésung war anndhernd ortsunabhidngig und annéhernd identisch
mit der intrinsischen Auflésung der in dem jeweiligen Detektorsystem verwendeten Kristalle.

Ein Vergleich mit den fiir Kleintiertomographen anderer Arbeitsgruppen entwickelten
Methoden zeigte, dass die in dieser Arbeit berechneten Gewichtematrizen eine bisher nicht
erreichte Genauigkeit bei der Beschreibung der physikalischen Prozesse von Gammaquanten
mit dem Tomographen beinhalteten.



Abstract

Introduction

Positron-Emission-Tomography (PET) allows non-invasive multidimensional imaging of biolo-
gical functions. It is widely used for medical diagnosis in patients with cancer, heart or brain
diseases. By labeling physiological substances with positron-emitting radioactive nuclides,
radiopharmaceuticals are synthesized. Although the molecular compound is manipulated, its
biological properties are preserved. After positron-electron annihilation, the resulting two
collinear 511 keV photons can be detected in coincidence with appropriate tomographs.
Coincidence detection does not require collimators to determine the gamma trajectories, which
results in the superior sensitivity of PET compared to other modalities. The development of
new radiopharmaceuticals can help to improve the diagnostic potential of PET. For in-vivo
evaluation of these new tracers, small animal PET measurements may be of great value.
On the other hand, high resolution small animal PET imaging is a challenge: the volume
of a human being, the object for which conventional clinical PET devices are designed for,
is approximately 200 times larger than a rat and even 2000 times larger than a mouse.
For imaging small objects such as rats and mice, dedicated small animal tomographs are
designed to improve spatial resolution. In addition, high sensitivity is required to measure
low radiopharmaceutical concentrations.

Motivation

This work describes the data acquisition and data processing methods for two small animal
tomographs: the sector tomograph MADPET (48 crystal elements, 3.7 X 3.7 x 12 mm?)
and the dual-layer ring tomograph MADPET-II (1152 crystal elements, 2 X 2 x 6-8 mm?).
Both devices were developed at the Technischen Universitdt Miinchen and the Max-Planck-
Institut fiir Physik, Miinchen. To achieve a high sensitivity, small system diameters were
chosen for MADPET (86 mm) and MADPET-II (71.1 mm). A prerequisite for the imaging of
rats with up to 70 mm diameter (thorax) was that nearly the entire system aperture needed
to be reconstructed. The required field-of-view diameters were 80 mm for MADPET (93 %
of system diameter) and 68 mm for MADPET-Il (96 % of system diameter). The goal of
this work was to develop image reconstruction strategies which provide a space-invariant high
resolution.

Tomographic Image Reconstruction

There are two major methods for tomographic image reconstruction. Filtered backprojection
is based on analytical descriptions of the relationship between measured and image data.
Its main advantages are that it can be implemented easily and that it is very eflicient
and fast. Nevertheless, it treats all measured data identically without taking into account
the differences in geometrical or physical sensitivity of the measurement system. Statistical
reconstruction methods use a set of linear equations to connect each measured data sample
to each image element to be reconstructed. By iteratively minimizing the error between
measured and reconstructed data, the resulting image is expected to be closer to the original
distribution of the radiopharmaceutical. The main advantage of statistical methods is that



the coefficient matrix can contain exact descriptions of the measurement process, such as
detection probabilities.

The spatial resolution of PET devices depends on the size and distance of the detector
elements. It is mainly affected by the spatial sensitivity profiles of all coincident detector
pairs, described with coincident response functions. For oblique detector pairs, the sensitive
area is broadened and a distorted response function can be observed. Therefore, compared
to perfectly aligned crystals which can be described by their intrinsic resolution being half of
the crystal width, a significantly degraded resolution is found for oblique crystal pairs.

The reconstructed image resolution depends on the individual spatial resolution of all
contributing detector pairs. In the center of the field-of-view, where data are mainly measured
with aligned crystals, the reconstructed resolution approaches the crystal intrinsic resolution.
But when imaging objects displaced from the center, e.g. being close to the detector ring,
projection data are measured by an increasing number of oblique crystal pairs and therefore
the reconstructed resolution will be strongly influenced by the parallax effect. Clinical PET
systems usually provide image reconstruction methods based on conventional reconstruction
techniques which do not account for the physical processes of photons within the detector
system. To suppress the influence of the parallax effects, PET devices are usually built with
large system diameters (80-100 cm) which allow a relatively small size of the field-of-view of
about 40-50 cm (50-60 % of the system diameter). Nevertheless, strong resolution degradation
from the center to the boundaries of the limited field-of-view are observed in reconstructed
images (e.g. from 4-8 mm in the center to 8-16 mm at 20 cm distance).

MADPET: Methods and Results

In this work, image reconstruction methods providing high and constant resolution within an
exceptionally large field-of-view (93 % of the system diameter) were developed for the small
animal PET system MADPET. For this purpose, the physical processes of photons hitting
the detector system were studied and characterized by means of Monte Carlo simulations.
From these simulations, a detection probability matrix was calculated for its application in
iterative statistical image reconstruction. Furthermore, coincidence response functions were
determined for all crystal pairs.

The response functions of oblique detector pairs showed notable parallax effects. The mean
full-width at half-maximum of all response functions was 2.8 mm 4 0.8 mm with a maximum
value of 4.5 mm. The large mean and especially high maximum value - being more than twice
as large as the intrinsic resolution of two aligned crystals - indicated significant resolution
degradation in reconstructed images if no corrections for the parallax effect were applied.

The reconstructed resolution was studied with simulated point source and measured line
source data. Using the Monte Carlo system matrix in combination with iterative statisti-
cal reconstruction algorithms yielded a nearly space invariant reconstructed resolution. The
resolution could be expressed with the linear function I' = 2.1 mm + 0.01 - d, d being the
source displacement (in mm) from the field-of-view center. The mean value was 2.3 mm +
0.1 mm. Conventional reconstruction techniques showed a worsened mean resolution of 3.5
mm + 0.7 mm. Furthermore, strong resolution degradation with increasing distance from the
field-of-view center (I' = 2.4 mm + 0.06 - d) was observed.

Three small animal studies with MADPET are presented and analyzed by means of
the methods which were developed in this work. The reconstructed volume data, achieved
with iterative statistical methods using the Monte Carlo system matrix, allowed a detailed



identification of the metabolism of a rat heart and of the mineral consumption of a mouses
skeleton. In contrast, the heart scan of a mouse could not be analyzed for regional tracer
distributions due to the limited system resolution.

MADPET-II: Methods and Results

To study the full ring tomograph MADPET-II, Monte Carlo simulations were performed for
this device. From these, coincidence response functions were calculated for all detector pairs. In
addition, the detection probability matrix for iterative reconstruction was determined. Since
MADPET-II is a full ring scanner, its capability to provide sufficient object space sampling
with non-rotated measurements was studied. Simulated source distributions were examined
in terms of sampling density, reconstructed image quality and resolution homogeneity.

With the statistical reconstruction using the Monte Carlo system matrix an almost space
invariant and exceptionally high resolution of I' = 1.0 mm + 0.01 - d (with a mean value of
1.2 mm £ 0.2 mm) was achieved even without system rotation. Analytical reconstruction
methods required system rotation in at least 20 angular steps to yield reasonable image
quality. Resolution degradation was observed with the analytical reconstruction methods:
I'=14mm+0.04-d (mean: 2.1 mm £ 0.5 mm). The reconstructed images of a simulated
structure phantom, covering nearly the entire field-of-view, confirmed these results.

The capability to perform tomographic measurements without system rotation together
with the excellent image quality obtained from non-rotated data opens up a wide field of
applications for MADPET-II. Without rotation, at any time of the measurement all necessary
projection samples are taken. As a result, statistical online image reconstruction is feasible.
Furthermore, the measured coincidences can be processed efficiently corresponding to their
time-of-arrival. This includes the real-time sorting of the data corresponding to their detection
time to allow for dynamic measurements which can be used to study the variations of a tracer
distribution over time.

Conclusion

This work showed that a detailed study of the detection properties of high resolution PET
devices with Monte Carlo methods is feasible. From these simulations, the detection pro-
bability matrices for two small animal tomographs could be determined and utilized for
iterative statistical image reconstruction. With simulated and measured data, a great gain in
image resolution and quality could be noted when these methods were applied. The overall
reconstructed resolution, being space-invariant, was nearly the intrinsic resolution of the
tomograph.

A comparison with the methods for two small animal PET devices of other groups showed,
that the detection probability matrices presented in this work contained in greater detail
information about the physical processes of photons within the detector system.
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Begriffe und Abkiirzungen

ADC (engl.) analog-to-digital converter
Ein elektronisches Element zur Umwandlung von Spannungshéhen in digitale Zahlenwerte.

Algebraische Rekonstruktion .......................... (engl.) algebraic reconstruction
Die algebraischen Rekonstruktionsmethoden basieren auf der Beschreibung des Messprozesses
als lineares Gleichungssystem. Sie beinhalten eine Nachweiswahrscheinlichkeit fiir jede mogli-
che Pixel-zu-Proxel Kombination.

Antwortfunktion ......... ... .. .o (engl.) coincidence response function
Die koinzidente Antwortfunktion eines Detektorpaares beschreibt dessen ortsabhidngige rdum-
liche Sensitivitdt beziiglich eines isotropen Quantenflusses. Verschiedene Antwortfunktionen
wurden in dieser Arbeit zur Einsortierung (engl. rebinning) der gemessenen oder simulierten
Koinzidenzen in die Sinogrammmatrix verwendet, um das unterschiedliche Ansprechverhalten
der einzelnen Detektorpaare in der analytischen Rekonstruktion zu beriicksichtigen.

AP D (engl.) avalanche photodiode
Lawinen-Photodiode. Ein Halbleiter-Lichtsensor, der einfallende Photonen in Ladungsimpulse
umwandelt. Die erzeugten, sehr schwachen Ladungsimpulse werden innerhalb der Lawinen-
zone zu messbaren Groflen verstdrkt.

AuflOsung ... ... (engl.) resolution
Die Unterscheidbarkeit zweier Signale. In dieser Arbeit wird als Auflésung die Halbwertsbreite
(FWHM) der diese Signale charakterisierenden Verteilung angegeben. Auch gebriuchlich,
aber hier nicht verwendet, ist die Betrachtung des Signals als Gaufiverteilung und die Angabe
der Auflsung mit dem Parameter o (FWHM = 2,35 - o) der GauBverteilung.

Bildgebung ... (engl.) imaging
Diese leicht missverstdndliche Umschreibung hat sich als Oberbegriff fiir Abbildungsmethoden
etabliert. Die ,,Bildgebung®“ kann als ein Werkzeug verstanden werden, das dem Benutzer ein
Abbild der zu untersuchenden Eigenschaft zur Verfiigung stellt. Im Englischen wird hierfiir
das Wort ., imaging“ gebraucht.

CAF (engl.) coincidence aperture function
Diese realistische koinzidente Antwortfunktion wurde aus Monte Carlo Simulationen ermittelt.
Sie beriicksichtigte die Wechselwirkungswahrscheinlichkeiten von Gammaquanten mit den
Kristallen.

CBP (engl.) convolution backprojection
Ahnlich wie die gefilterte Riickprojektion. Die gefaltete Riickprojektion vollzieht die analyti-
sche Bildrekonstruktion. Durch die Wahl von Frequenzfiltern (meist Tiefpassfilter) kann der
Rauschanteil unterdriickt und das resultierende Bild gegldttet werden. Das Sinogramm wird
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hierfiir im Ortsraum mit dem Filter gefaltet und anschlielend in die Bildmatrix riickprojiziert.

Datenliste ... ... .. (engl.) list-mode data
Eine Liste der gemessenen Daten. Im Gegensatz zu herkdmmlichen Methoden der Datener-
fassung - die auf der Histogrammierung oder Interpolation der gemessenen Daten in Matrizen
fester Grofle beruhen - wird hierbei jede gemessene Koinzidenz als Datenstruktur gespeichert.
Somit lassen sich detaillierte Informationen (z.B. der Nachweiszeitpunkt oder die Energie-
deposition jedes Gammaquants in jedem Kristall) fiir jede Koinzidenz erfassen und fiir die
weitere Analyse und Verarbeitung zur Verfiigung stellen.

Detektion ... (engl) detection
Gleichbedeutend mit dem Nachweis von z.B. Gammaquanten in einem Kristall bzw. Detektor.

Ereignis ... (engl.) event
Obwohl dieser Ausdruck in dieser Arbeit nicht verwendet wurde, ist er hier der Vollstindigkeit
halber angegeben. , Ereignis®“ ist die in der nuklearmedizinischen Bildgebung {ibliche Be-
zeichnung fiir eine gemessene Koinzidenz (PET) bzw. ein gemessenes einzelnes Gammaquant

(SPECT).

FB P (engl.) filtered backprojection
Die gefilterte Riickprojektion vollzieht die analytische Bildrekonstruktion. Durch die Wahl
von Frequenzfiltern (meist Tiefpassfilter) kann der Rauschanteil unterdriickt und das resul-
tierende Bild gegldttet werden. Das Sinogramm wird hierfiir im Frequenzraum mit dem Filter
multipliziert und anschlieend in die Bildmatrix riickprojiziert.

FWHM .. (engl.) full-width half-mazimum
Halbwertsbreite. Die Breite, bei der eine Verteilung auf die Hilfte ihres Maximalwertes
gefallen ist. In dieser Arbeit werden alle Auflésungen als FWHM, und nicht als ¢ der Gauf}-
verteilung, angegeben.

FWT M o (engl.) full-width tenth-maxzimum
Zehntelwertsbreite. Die Breite, bei der eine Verteilung auf ein Zehntel ihres Maximalwertes
gefallen ist.

Gewichtematrix ........ ... i (engl.) weights
Siehe Systemmatrix.

Koinzidenz ....... ... i (engl.) coincidence
Ein innerhalb des Koinzidenzzeitfensters in unterschiedlichen Detektorelementen gemessenes
Gammaquantenpaar. Die beiden Gammaquanten werden dann einer gemeinsamen Positron-
Elektron-Vernichtung zugeordnet.

LO R (engl.) line-of-response
Die Verbindungslinie zweier in Koinzidenz messender Detektorelemente. In dieser Arbeit wur-
den hierfiir die Schwerpunkte der beiden Kristalle verbunden. Eine alternative Bestimmung
ist das Verbinden der Mittelpunkte der Kristallfrontflichen.



BEGRIFFE UND ABKURZUNGEN XV

MLEM ... (engl.) mazimum likelihood expectation maximization
Iterative statistische Rekonstruktionsmethode. Hierbei wird die (engl. likelihood Schitzfunk-
tion (als MaSB fiir das Ubereinstimmen des rekonstruierten Bildes mit den gemessenen Daten)
durch iteratives Verbessern des Bildes maximiert. Der MLEM-Algorithmus basiert auf der
Annahme, dass die gemessenen Daten poissonverteilt sind.

Ot s T eqUEIIZ . ... e e
Die Ortsfrequenz ist die Grofle einer durch Fouriertransformation vom Ortsraum (Einheit:
Lange) in den Ortsfrequenzraum (Einheit: 1 {iber Linge) transformierten Eigenschaft.

Ol e
Rekonstruierte Bilder fiir MADPET und MADPET-11, die mit dem OSEM Algorithmus unter
Verwendung der Monte Carlo Gewichtematrix erstellt wurden. Als Messdatensatz wurde
hierfiir das unverarbeitete List-Mode Histogramm, anstatt der geometrisch modifizierten Da-
ten im Sinogramm, verwendet. Die Rekonstruktion der Olm-Bilder ist in den Abschnitten 4.7.3
auf Seite 96 bzw. 6.5.3 auf Seite 135 beschrieben.

OSEM ... (engl.) ordered subsets expectation mazimization
Iterative statistische Rekonstruktionsmethode, abgeleitet aus der MLEM Methode. Zur Be-
schleunigung der Konvergenz werden die gemessenen Daten in Untergruppen (engl. subsets)
aufgeteilt und das Bild nach der Bearbeitung jeder Untergruppe modifiziert.

Parallaxeneffekt ........ ..
Verbreiterung und Verzerrung der koinzidenten Antwortfunktionen von Detektorpaaren, deren
Kristalle schrig zueinander positioniert sind. Im Gegensatz zu optimal zueinander ausge-
richteten Kristallen - die eine schmale und symmetrische Antwortfunktion und somit eine
hohe intrinsische Ortsauflésung aufweisen - ist die mit diesen meist asymmetrischen Ant-
wortfunktionen gemessene Ortsauflésung wesentlich verschlechtert. Da am Rande des Tomo-
graphenvolumens (bei Ringtomographen) der Beitrag von zueinander schrig positionierten
Kristallen steigt, verschlechtert sich die Ortsauflésung eines solchen Tomographen stetig von
der Bildmitte zum Bildrand. Es kénnen jedoch geeignete Methoden - wie in dieser Arbeit -
entwickelt werden, um den Parallaxeneffekt zu korrigieren.

PE T . (engl.) positron emission tomography
Funktionelle medizinische Bildgebungsmethode. Durch die Verwendung von Radiopharmaka,
die mit Positronen emittierenden Nukliden markiert wurden, kénnen im Gegensatz zu der
Réntgen-Computertomographie und der herkémmlichen Kernspintomographie hierbei Funk-
tionen des Organismus untersucht werden.

Pixel . (engl.) picture element
Bildelement. Ein - in der Regel quadratischer - zweidimensionaler Flichenbereich des zu
rekonstruierenden Schichtbildes.

Pl e
Rekonstruierte Bilder fiir MADPET und MADPET-II, die mit dem PWLS Algorithmus unter
Verwendung der Monte Carlo Gewichtematrix erstellt wurden. Als Messdatensatz wurde
hierfiir das unverarbeitete List-Mode Histogramm, anstatt der geometrisch modifizierten Da-
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ten im Sinogramm, verwendet. Die Rekonstruktion der Plm-Bilder ist in den Abschnitten 4.7.3
auf Seite 96 bzw. 6.5.3 auf Seite 135 beschrieben.

PV T (engl.) photomultiplier tube
Elektronenvervielfacher. Bei diesem Lichtsensor schligt ein einfallendes Photon Elektronen
aus der Photokathode. Diese werden zwischen Dynoden beschleunigt und schlagen aus diesen
weitere Elektronen frei. Dadurch wird ein anfangs schwacher Ladungsimpuls in einen mess-
baren Bereich verstirkt.

Projektlon ........oiiiiii i e (engl.) projection
Siehe Strahlsumme.

Proxel ... (engl.) projection element
Element des Projektionsdatensatzes. Urspriinglich bezeichnete Proxel ein Element der Sino-
grammmatrix. Bei der Verwendung von Datenlisten ohne Umformung zum Sinogramm kann
es aber auch (wie bei der MADPET und MADPET-II Datenverarbeitung) ein Detektorpaar
darstellen.

PV M (engl.) parallel virtual machine
Parallele Virtuelle Maschine. Eine Programmierumgebung, mit der einzelne Prozessoren in
einem Rechnernetzwerk zu einem virtuellen Parallelrechner zum Zwecke der Lastverteilung
zusammengefasst werden kénnen.

PWLS (engl.) penalized weighted least squares
Iterative statistische Rekonstruktionsmethode. Hierbei wird die (engl.) least-squares Schétz-
funktion (Funktion der quadratischen Abweichungen, als Maf fiir das Ubereinstimmen des
rekonstruierten Bildes mit den gemessenen Daten) durch iteratives Verbessern des Bildes
minimiert. Der PWLS-Algorithmus basiert auf der Annahme, dass die gemessenen Daten -
aufgrund der Subtraktion von (poissonverteilten) zufélligen Koinzidenzen von der (poisson-
verteilten) Menge aller Koinzidenzen - gaufiverteilt sind.

RANDOMS o (engl.) random coincidences
Die Menge der zufilligen Koinzidenzen. Beide nachgewiesenen Gammaquanten stammen aus
unterschiedlichen Positron-Elektron-Vernichtungen. Das Resultat ist eine Fehlinterpretation
des Emissionsortes.

o S
Rekonstruierte Bilder fiir MADPET und MADPET-1I, die mit dem FBP Algorithmus (gefil-
terte Riickprojektion) erstellt wurden. Hierfiir wurden vor der Rekonstruktion die List-Mode
Histogramme unter Verwendung der CAF-Antwortfunktion in Sinogramme umgeformt, um
die Beriicksichtigung der besonderen Nachweiseigenschaften der Tomographen fiir koinzidente

Gammaquantenpaare in der analytischen Rekonstruktion zu erméglichen. Die Rekonstruktion
der Reaf-Bilder ist in den Abschnitten 4.7.2 auf Seite 95 bzw. 6.5.2 auf Seite 135 beschrieben.

REC (engl.) rectangular response function
Eine vereinfachte, rechteckférmige koinzidente Antwortfunktion. Die Breite der Antwortfunk-
tion fiir ein Detektorpaar wurde gleich der Breite der entsprechenden CAF gesetzt.
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Rickprojektion ............ooiiiiiiiiii i (engl.) backprojection
Das Berechnen eines Bildes durch Uberlagern der Projektionsdaten im Bildraum.

2
Rekonstruierte Bilder fiir MADPET und MADPET-II, die mit dem FBP Algorithmus (ge-
filterte Riickprojektion) erstellt wurden. Hierfiir wurden vor der Rekonstruktion die List-
Mode Histogramme unter Verwendung der TRI-Antwortfunktion in Sinogramme umgeformt.
Es erfolgte somit keine Beriicksichtigung der besonderen Nachweiseigenschaften der Tomo-
graphen fiir koinzidente Gammaquantenpaare. Die Rekonstruktion der Rtri-Bilder ist in den
Abschnitten 4.7.2 auf Seite 95 bzw. 6.5.2 auf Seite 135 beschrieben.

Rumec .. e e

Rekonstruierte Bilder fiir MADPET, die mit dem FBP Algorithmus (gefilterte Riickprojektion)
erstellt wurden. Hierfiir wurden vor der Rekonstruktion die List-Mode Histogramme unter
Verwendung der REC-Antwortfunktion in Sinogramme umgeformt. Es erfolgte hierbei eine
geringfiigige Beriicksichtigung der besonderen Nachweiseigenschaften des Tomographen fiir
koinzidente Gammaquantenpaare. Die Rekonstruktion der Rovrec-Bilder ist in den Abschnit-
ten 4.7.2 auf Seite 95 beschrieben.

S D (engl.) standard deviation
Die Standardabweichung oder Streuung einer Verteilung. Sie wird aus der Quadratwurzel des
zweiten zentralen Moments einer Verteilung, der Varianz, berechnet und im Allgemeinen mit
dem Formelsymbol o angegeben.

SINOGLAINIIL ...ttt et (engl.) sinogram
Eine Matrix, deren Zeilen alle (zueinander parallelen) Strahlsummen zu einem Blickwinkel
enthalten. Deshalb wird das Sinogramm auch Parallelsinogramm genannt. Jeder Matrixspalte
ist ein radialer Abstand zum Koordinatenursprung eindeutig zugeordnet.

SPECT ............. i, (engl.) single photon emission computed tomography
Nuklearmedizinische Methode fiir die nicht-invasive funktionelle in-vivo Bildgebung. Zur ra-
dioaktiven Markierung werden Nuklide verwendet, die beim Zerfall einzelne Gammaquanten
emittieren. Dies macht die Verwendung von vor den Detektoren positionierten Kollimatoren
fiir die Bestimmung der Gammaeinfallsrichtung notwendig.

Statistische Rekonstruktion ........................... (engl.) statistical reconstruction
Die statistischen Rekonstruktionsmethoden sind eine Weiterentwicklung der algebraischen
Methoden. Sie basieren auf der Beschreibung der Messung als einen statistischen Prozess. In
dem resultierenden linearen Gleichungssystem sind wiederum Nachweiswahrscheinlichkeiten
fiir alle moglichen Pixel-zu-Proxel Kombinationen enthalten. Die beste Losung dieses Systems
wird durch iteratives Verbessern anhand einer Schétzfunktion gesucht, die ein Maf fiir die
Ubereinstimmung zwischen gemessenen Daten und rekonstruiertem Bild liefern.

Strahlsumme .......... ... .. ... . (engl.) projection ray sum
Die Summe in einem Strahlengang {iber die zu messende Eigenschaft. In der PET enthilt sie
die entlang einer LOR beobachteten, vom Objekt in Richtung des Detektorpaares abgestrahl-
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ten, Gammaquantenpaare.

SystemmatrixX ........o.iiii e (engl.) system matriz
Abbildungsmatrix des linearen Gleichungssystems bei algebraischen und statistischen Rekon-
struktionsmethoden. Sie wird auch oft mit Gewichtematrix (engl. reconstruction weights) oder
Wahrscheinlichkeitsmatrix (engl. probability matriz) bezeichnet. Es sei I die Zahl der Messele-
mente und J die Zahl der Elemente der Bildmatrix. Ein Element (¢, j) der I x.J Systemmatrix
A enthilt die Wahrscheinlichkeit, dass ein im Bildelement j erfolgter Positronenzerfall in dem
Messelement 7 nachgewiesen wird. Das Messelement ¢ kann hierbei ein Detektorpaar bei der
Datenlisten-basierten oder ein Sinogrammelement bei der Sinogramm-basierten Bildrekon-
struktion sein. Im Allgemeinen wird vereinfachend der Ort des Positronenzerfalls als Ort der
Gammaemission angenommen.

TOF (engl.) time-of-flight
Die Flugzeit der Gammaquanten vom Ort ihrer Emission bis zum Erreichen des Detektors
(bzw. bis zu ihrer ersten Wechselwirkung mit einem Detektor). Mit sehr schnellen Detekto-
ren und einer geeigneten Elektronik konnen die Laufzeitunterschiede der beiden zu einer
Koinzidenz beitragenden Gammaquanten erfasst und fiir eine genauere Bestimmung des
Emissionsortes genutzt werden.

TOR (engl.) tube-of-response
Die Verbindungsréhre, die durch zwei in Koinzidenz messenden Detektorelementen aufge-
spannt wird. Sie wird durch das Verbinden der Eckpunkte der beiden beteiligten Kristalle
ermittelt und stellt das sensitive Abbildungsvolumen im Objektraum eines Detektorpaares
dar.

TO T ALS (engl.) total coincidences
Die Menge aller gemessenen Koinzidenzen, also die Summe aus TRUES und RANDOMS.

TR .o (engl.) triangular response function
TRI ist eine vereinfachte, dreieckférmige koinzidente Antwortfunktion, die fiir alle Detektor-
paare identisch angenommen wurde. Thre Halbwertsbreite betrug 1,85 mm fiir MADPET und
1 mm fir MADPET-II, also jeweils die Halfte der Kristallbreite.

TRUES .. (engl.) true coincidences
Die Menge der wahren Koinzidenzen. Beide nachgewiesenen Gammagquanten stammen hierbei
aus einer gemeinsamen Positron-Elektron Vernichtung.

Umsortierung der Projektionsdaten ................................. (engl.) rebinning
Fiir die Einsortierung einer Koinzidenz in die Sinogrammmatrix wird die genaue Lage der
Projektionslinie (LOR) ermittelt. Durch Verteilungsverfahren (Interpolation oder die Verwen-
dung von Antwortfunktionen) kann die Einsortierung der in reellen Gréflen parametrisierten
Projektionslinie (Abstand vom Koordinatenursprung und Projektionswinkel) auf mehrere
dquidistante Matrixelemente verbessert werden.

URNEEergruppen . .....o.iniui ittt (engl.) subsets
Fiir die OSEM-Rekonstruktion benétigte Untergruppe der gemessenen Daten. Sie wird meist
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durch die Unterteilung der Projektionsdaten beziiglich der Projektionswinkel bestimmt (z.B.
Gruppel: [0°,90°), Gruppe2: [90°,180°), ..).

Vorwartsprojektion ...............oiiiiiiiiiiiiiiiii.. (engl.) forwardprojection
Das Berechnen eines Projektionsdatensatzes aus einem Bild. Der Projektionsdatensatz kann
sowohl ein Sinogramm als auch z.B. ein List-Mode Histogramm sein.

Voxel ... (engl.) volume element
Volumenelement. Ein - in der Regel kubischer - dreidimensionaler Bereich des zu rekonstru-
ierenden Objektvolumens.



XX

BEGRIFFE UND ABKURZUNGEN




Kapitel 1

Einleitung

Untersuchungen der Struktur und Funktion des lebenden Organismus ist ein wesentlicher
Bestandteil diagnostischer medizinischer Verfahren. Ein wachsendes Gewicht erhalten hierbei
bildgebende Methoden, die eine medizinische Diagnostik ohne operativen Eingriff (nicht-
invasiv) ermdglichen. Zu den nicht-invasiven bildgebenden Methoden zdhlen unter ande-
rem die Ultraschall- und die Rontgenuntersuchung. Mit fortschreitender technischer Ent-
wicklung werden inzwischen vermehrt tomographische Methoden zur Untersuchung des Ob-
jekts verwendet. Die tomographische Abbildung beinhaltet die Bestimmung von Projek-
tionsaufnahmen des zu untersuchenden Objekts aus mehreren Blickrichtungen und die an-
schliefende Rekonstruktion der beobachteten physikalischen Grofie aus diesen Projektionsda-
ten. Zu den in der Medizin angewendeten tomographischen bildgebenden Methoden z&hlen die
Réntgen-Computer-Tomograpie (engl. z-ray computed tomography, kurz CT), die Kernspin-
tomographie (engl. magnetic resonance imaging, kurz MRI), die Einzelphotonen-Emissions-
Computer-Tomographie (engl. single photon emission computed tomography, kurz SPECT)
und die Positronen-Emissions-Tomographie (engl. positron emission tomography, kurz PET).
Diese konnen beziiglich ihrer Abbildungseigenschaft unterschieden werden: wiahrend CT und
MRI primédr zur Bestimmung der Struktur des Objekts dienen, werden die Emissions-To-
mographien zur Bestimmung von biologischen Funktionen angewendet. Abbildung 1.1 zeigt
schematisch die konstruktiven Unterschiede zwischen den CT, SPECT und PET Geriten.

In diesem Kapitel werden die grundlegenden Aspekte der Positronen-Emissions-Tomo-
graphie dargelegt. Els werden die Griinde fiir die PET an kleinen Tieren wie M&usen und
Ratten und die damit zusammenh&ngenden Anforderungen an ein tomographisches System
aufgezeigt. Abschlielend folgt eine Beschreibung der Motivation fiir diese Arbeit und eine
Zusammenfassung ihres Aufbaus.

1.1 Positronen-Emissions-Tomographie (PET)

Fiir die funktionelle Bildgebung mittels der PET werden Substanzen gesucht, die sich gem&f
einer biologischen Funktion im lebenden Organismus verteilen. Ein Vorteil der PET gegeniiber
anderen nuklearmedizinischen Verfahren ist, dass radioaktive, Positronen emittierende, Iso-
tope von in organischen Verbindungen vorkommenden Nukliden existieren. Indem ein Atom-
kern innerhalb des Molekiilverbundes durch sein radioaktives Isotop ersetzt wird, kdnnen
diese Substanzen radioaktiv markiert werden, ohne ihre biokinetischen Eigenschaften zu
verdndern. Die resultierenden radioaktiv markierten Substanzen werden in kleinsten Mengen
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a) Rontgen-Computer-
Tomographie (CT)

Rotierende
Facher von
l/Detektoren :

Rotieren
Rdntgen
réhre

C) Positronen-Emissions-
Tomographie (PET)

Ringférmiges
Detektorsystem
(meist nicht
rotierend)

b) Einzelphotonen-Emissions-
Computer-Tomographie (SPECT)

Grol3e rotierende
Flachendetektoren
mit Bleikollimatoren

d) Transaxiale Bildebene
bei Schnittbildverfahren

Abbildung 1.1: Einige tomographische Geridte fiir die medizinische Diagnostik
Zu Abbildung 1.1: Bei der CT (Bild a) befindet sich die Strahlenquelle auflerhalb des
Objektes. Es wird die Absorption des Quantenflusses durch das Objekt gemessen und die
Dichteverteilung in Schnittbildern dargestellt. Bei SPECT (Bild b) und PET (Bild c¢) werden

Gammaquanten (einzeln oder in Paaren) beim Zerfall des injizierten Radiopharmakons emit-

tiert. Nach Verlassen des Objekts werden diese auflerhalb nachgewiesen und zur Bildgebung

von biologischen Funktionen des Organismus genutzt. Die Quelle und die Detektoren der CT-
Geriate sowie der Flachendetektor von SPECT-Ger4ten rotieren um das Objekt. PET-Geréte
bestehen meist aus raumfesten Detektorringen. Alle drei Methoden gehéren zur Gruppe
der Schnittbildverfahren (Bild d), die senkrecht zur Symmetrieachse des Gerits liegende

(transaxiale) Ebenen abbilden.
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(~ Pikomol) als so genannte Radiopharmaka (engl. radiopharmaceuticals, auch engl. tracer)
dem Organismus injiziert. Die Bildgebung in der nuklearmedizinischen Diagnostik geschieht
durch den Nachweis der bei der Elektron-Positron-Vernichtung gleichzeitig abgestrahlten
Gammaquanten. Die durch diese Messung (Akquisition) aufgenommenen Daten stellen jedoch
noch nicht unmittelbar die Verteilung der Emissionsorte im beobachteten Volumen dar. Erst
durch die mathematische Operation der Rekonstruktion [61] werden aus diesen Daten iiber-
lagerungsfreie Schnittbilder in senkrechter Richtung zur Symmetrieachse des Tomographen
(transaxiale Schnittbilder, siehe Abbildung 1.1) erstellt. Areale mit einer hohen Konzentration
der rekonstruierten Emissionsorte dokumentieren eine hohe Tracerkonzentration und somit
ein hohes Funktionspotential der zu untersuchenden biologischen Eigenschaft. Einsatzgebiete
der PET sind unter anderem die Tumordiagnostik [150] zur Lokalisierung und Charakteri-
sierung von Tumoren und ihren Metastasen, die kardiologische Diagnostik zur Untersuchung
von Durchblutungs- und Vitalitdtsstérungen am Herzen [134] oder die Untersuchung von
Anomalien im Gehirn, wie z.B. der Alzheimer Krankheit. Die ortliche Aufldsung im Zentrum
von PET-Geriten liegt je nach Bauart zwischen 4 mm bei hochauflésenden und 5-8 mm bei
herkémmlichen klinischen Tomographen.

1.2 Medizinische Forschung an kleinen Tieren mit der PET

Das diagnostische Potential der Positronen-Emissions-Tomographie wird durch die Funktions-
weise der Radiopharmaka bestimmt. Durch die zunehmende Nachfrage nach Indikatoren fiir
die Bildgebung noch nicht untersuchter biologischer Funktionen werden in Zusammenarbeit
von Radiochemie, Biologie und Medizin neue Radiopharmaka entwickelt. Kleine Tiere wie
Mé&use und Ratten - aber auch z.B. Schweine, Hunde und Affen - bieten die Moglichkeit, diese
Radiopharmaka an einem, dem menschlichen Organismus dhnlichen, Lebewesen zu erproben
und zu verbessern. Ferner kénnen am Tiermodell die Einfliisse therapeutischer Mafinahmen
auf den Stoffwechsel studiert werden. Die genaueste Methode zur Bestimmung von Aktivitdts-
verteilungen in Tieren ist die Autoradiographie. Nach Injektion des Tracers wird das Tier
getotet, eingefroren und anschliefend in diinne Scheiben (~ pm) zerschnitten. Durch Auflegen
dieser Scheiben auf Photoplatten und deren Entwicklung kann die Verteilung der Tracer im
Gewebe untersucht werden. Kleintier-Positronen-Emissions-Tomographen [23, 59, 76, 148],
bei denen besonderer Wert auf eine hohe Ortsauflésung und eine hohe Sensitivitit gelegt
werden [55, 90], erlauben hingegen erstmals neue Untersuchungsmethoden an lebenden Tieren.
Hierzu zdhlt z.B. die dynamische Akquisition, bei der mehrere PET-Messungen in Folge zur
Abkldrung des zeitlichen Verhaltens der zu untersuchenden Eigenschaft durchgefiihrt werden.
Die Kleintier-PET bietet weiterhin die Moglichkeit, neue Verfahren zur Tumortherapie zu
entwickeln und an einem lebenden Organismus zu testen.

1.3 Kleintier-Positronen-Emissions-Tomographen

Kleintier-PET-Geréte weisen im Allgemeinen gegeniiber klinischen Tomographen eine erhdhte
Sensitivitdt fiir den Nachweis auch kleinster Gammaquantenfliisse auf, da die zu messenden
Aktivitdten geringer und die zu untersuchenden Volumina wesentlich kleiner sind [55, 90].
Aufgrund der geringen Gréfie der zu untersuchenden Strukturen wird der Forderung nach
einer hohen Ortsauflésung durch das Verwenden kleiner Detektoren nachgekommen. Zum Er-
reichen einer hohen Sensitivitdt werden die Detektoren in geringerem Abstand um das Objekt



4 Kapitel 1. Einleitung

positioniert (Durchmesser der Tomographen: 7-30 cm), als das bei klinischen PET-Geréten
der Fall ist (Durchmesser: 50-100 cm). Die Entwicklung dieser miniaturisierten Detektoren
und die Konstruktion eines Kleintier-PET Gerétes stellt eine grofle Herausforderung dar,
nicht zuletzt da aufgrund der gewiinschten hohen Ortsauflosung eine grofie Zahl von kleinen
Detektoren zur Erhthung der tomographischen Abtastung gefordert ist.

1.4 Das MADPET Projekt

Die Zielsetzung dieses Gemeinschaftsprojektes zwischen der Technischen Universitdt Miinchen
und dem Max-Planck-Institut fiir Physik, Miinchen, war die Entwicklung eines hochsensitiven
und hochauflésenden Kleintier-Positronen-Emissions-Tomographen. Erste Erfolge konnten an-
hand einer Machbarkeitsstudie durch Aufbau des hochauflésenden Kleintier-Sektortomogra-
phen MADPET (Munich Avalanche Diode PET, siche Kapitel 4) - teilweise durch Verwen-
dung bereits vorhandener Bauteile und somit reduziertem Kostenaufwand - erzielt werden
[112, 155]. Die Konsequenz aus diesem Erfolg war die Entwicklung und der Bau des Voll-
ring-Kleintiertomographen MADPET-II (siehe Kapitel 6) mit zwei koaxialen Detektorlagen.
Die primidre Herausforderung hierbei war das Entwickeln eines pixelierten und kompakten
Detektors zusammen mit der entsprechenden analogen Ausleseelektronik. Der Aufbau eines
funktionstiichtigen Tomographen erfordert weiterhin die Entwicklung der digitalen Auslese-
elektronik, des mechanischen Aufbaus des Tomographen und der speziell angepassten Mess-
und Rekonstruktionsprogramme.

1.5 Motivation und Struktur dieser Arbeit

In dieser Arbeit wird gezeigt, dass zur optimalen Ausniitzung der elektronischen und kon-
struktiven Qualititen eines hochauflésenden Kleintiertomographen spezielle Datenverarbei-
tungstechniken gefordert sind. Aufgrund der geringen Systemdurchmesser von MADPET
und MADPET-II musste anndhernd der gesamte Bereich zwischen den Detektoren fiir die
Abbildung kleinster Strukturen zur Verfiigung stehen. Herkdmmliche Rekonstruktionsver-
fahren weisen jedoch wegen der mangelhaften Charakterisierung und Beriicksichtigung der
Wechselwirkungen von Gammagquanten mit dem Detektorsystem eine starke Verschlechterung
der rekonstruierten Ortsaufldsung mit zunehmendem Radialabstand auf. Ziel dieser Arbeit
war somit die Entwicklung von Rekonstruktionsverfahren, die die besonderen physikalischen
Bedingungen bei der Messung mit MADPET und MADPET-II beriicksichtigen, um eine
gleichméflige Ortsauflésung in einem grofien Bildbereich zu erméglichen. In den folgenden
Kapiteln 2 und 3 wird gezeigt, dass die mit dieser Forderung einhergehende Problematik
besondere Maflnahmen bei der Durchfithrung der Messung und bei der Datenverarbeitung,
im Besonderen bei der Bildrekonstruktion, erfordert. Teile der in dieser Arbeit untersuchten
Methoden und die damit erzielten Resultate wurden zur kritischen Priifung durch Kollegen auf
internationalen Kongressen prisentiert bzw. in gedruckter Form veréffentlicht [11, 13, 15, 155].

Kapitel 2 gibt einen Uberblick iiber die Grundlagen der Positronen-Emissions-Tomogra-
phie. Hier werden der prinzipielle Aufbau der Detektoren, die Begriffe des paarweisen Nach-
weises von Gammagquanten und der damit einhergehenden physikalischen Prozesse dargelegt.
Weiterhin wird kurz die Nutzung und Bedeutung von Monte Carlo Simulationen in der PET
kommentiert. Abgeschlossen wird dieses Kapitel mit einer Zusammenfassung der generellen
Besonderheiten der Kleintier-PIET.
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Kapitel 3 erldutert die Problematik der tomographischen Bildrekonstruktion und be-
schreibt die moglichen Losungsanséitze. Hier werden die theoretischen Grundlagen fiir die
in dieser Arbeit verwendeten Rekonstruktionsalgorithmen dargelegt, zusammen mit einem
Vergleich dieser Methoden anhand einer einfachen mathematischen Problemstellung. Nach
Angabe der Besonderheiten der tomographischen Bildrekonstruktion bei hochauflésenden
Kleintier-Tomographen werden die bei der tomographische Bildrekonstruktion wesentlichen
Randbedingungen resiimiert.

In Kapitel 4 erfolgt die detaillierte Beschreibung der fiir MADPET angestellten Un-
tersuchungen und der dafiir entwickelten Mess- und Verarbeitungsmethoden. Sie umfassen
die Strukturierung des Messaufbaus und der Messprogramme fiir die Gewidhrleistung einer
definierten Messsituation, die fiir den MADPET angefertigten Monte Carlo Simulationen und
die darauf basierten Entwicklungen fiir die tomographische Bildrekonstruktion. Am Ende
dieses Kapitels werden mit Monte Carlo Methoden simulierte und mit MADPET gemessene
tomographische Phantomdaten prisentiert. Diese wurden mit herk6mmlichen und den hier
entwickelten Rekonstruktionsmethoden ausgewertet und beziiglich Ortsauflésung und Bild-
qualitidt verglichen.

Einige der mit MADPET durchgefiihrten in-vivo Untersuchungen an Kleintieren werden
in Kapitel 5 vorgestellt. Die dabei aufgenommen Daten wurden wiederum mit herkémmlichen
und den speziell fiir MADPET entwickelten Methoden rekonstruiert und auf Detailtreue und
Lesbarkeit gepriift.

Kapitel 6 beschreibt den Aufbau des MADPET-II und die dafiir aus den bereits fiir
MADPET entwickelten Methoden abgeleiteten Datenverarbeitungstechniken. Es beschreibt
weiterhin die fiir MADPET-II durchgefiihrten Monte Carlo Simulationen und die Analyse der
rekonstruierten Bilder von simulierten Verteilungen in Hinsicht auf die daraus resultierende
Ortsauflésung und Bildqualitdt.

In Kapitel 7 wird ein Vergleich der in dieser Arbeit entwickelten Methoden mit den Rekon-
struktionsverfahren fiir zwei Kleintier-PET-Geréte anderer Arbeitsgruppen, MicroPET [23]
und Sherbrooke-Animal-PET [76], durchgefiihrt. Insbesondere wird hierbei auf die Gesichts-
felddurchmesser und die darin erreichten Ortsauflésungen - unter Angabe der verwendeten
Rekonstruktionsalgorithmen - eingegangen.

Eine abschlielende Diskussion der in dieser Arbeit entwickelten Methoden und der damit
erlangten Resultate wird in Kapitel 8 angestellt. Im Besonderen werden an dieser Stelle
mogliche weiterfiihrende Projekte beschrieben.



Kapitel 1. Einleitung




Kapitel 2

Prinzip und Methoden der PET

Die Positronen-Emissions-Tomographie beruht auf der Nutzung von Nukliden mit Proto-
neniiberschuss bzw. Neutronendefizit. Diese emittieren bei ihrem 3%-Zerfall [88, 116] durch
Umwandlung eines Protons }p in ein Neutron jn ein Positron %e (auch e™ oder %) und ein
Elektron-Neutrino v,

1 1 0
1P = gn+i e+ ve.

Das bei seiner Freisetzung noch hochenergetische Positron wird bei seiner Diffusion durch den
Organismus durch Wechselwirkungen mit der Umgebung auf thermische Energie abgebremst,
bis es mit einem Elektron einen dem Wasserstoffatom dhnlichen gebundenen Zustand, das
Positronium [116], eingeht. Dieser Zustand hat eine sehr kurze Lebensdauer von ca. 10710 s.
Bei der anschlieenden Zerstrahlung (Vernichtung, engl. annihilation) werden die Massen von
Teilchen und Antiteilchen in Energie umgewandelt und es entstehen zwei Gammaquanten
mit der Energie von je 511 keV. Die aus Impulserhaltungsgriinden um 180° zueinander
(kollinear) emittierten Gammaquanten eines Paares konnen den Organismus mit grofier Wahr-
scheinlichkeit verlassen und auflerhalb davon nachgewiesen werden. Die Emission von drei
oder mehr Gammaquanten bei der Positron-Elektron-Vernichtung ist in biologischem Gewebe
verschwindend gering (<« 1%) und erfordert in der Positronen-Emissions-Tomographie keine
gesonderte Behandlung. In seltenen Féillen geschieht die Vernichtungsreaktion auch mit ei-
nem hoherenergetischen Positron (noch im Abbremsbereich) oder einem (héherenergetischen)
inneren Schalenelektron. Aufgrund Energie- und Impulserhaltung erfahren die abgestrahlten
Gammaquanten dann laterale Impulsanteile, was zu einer Abweichung von der Kollinearitdt
fiithrt. Die Standardabweichung (engl. standard deviation, kurz SD) dieser Winkelverteilung
mit dem Mittelwert von 180° betrigt jedoch nur ca. 0,5° [80, 87, 145].

Die Ortsauflésung im Zentrum von PET-Gerdten liegt, je nach deren Bauweise, bei un-
gefihr 4-8 mm. Da in der PET nicht der Nuklidzerfall, sondern die bei der ete-Vernichtung
emittierten Gammaquanten gemessen werden, verursachen sowohl die Positronenreichweite
(siche Tabelle 2.1) als auch die mogliche Winkelabweichung der beiden Quanten (siehe Ab-
bildung 2.6) eine fehlerbehaftete Erfassung des Zerfallortes. Die aus der Positronenreichweite
resultierende Verschlechterung der Ortsauflssung (0,1 mm fiir 'F und bis zu 0,5 mm bei **O
[80]) wird jedoch erst bei besonders hochauflésenden Tomographen dominant. Der Einfluss
der Winkelabweichung wiederum wird durch grofie Systemdurchmesser verstédrkt, ist also z.B.
in der Kleintier-PET aufgrund der geringeren Detektorabstinde unterdriickt. Levin et al.
[80] fanden eine Auflésungsverschlechterung aufgrund der Nichtkollinearitit von 1,8 mm bei
80 cm Systemdurchmesser und von nur 0,2 mm bei Tomographen mit 10 cm Durchmesser.
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‘ ‘ 11 ‘ 13N ‘ 150 ‘ 18p ‘
Erzeugung HN(p,a)ttC 120(d,n) 13N MN(d,n)t*0 180(p,n)®F
Zerfall HC(pn)iB B3N(p,n)3C 150(p,n)1°N 18 (p,n)*80
Halbwertszeit [s] 1224.,0 598,2 122,2 6582,0
Energie (max.) [keV] 960,0 1198,5 1732,0 633,2
Energie (mittl.) [keV] 326 432 696 202
Reichweite (max.)  [mm] 5,0 5.4 8,2 2.4
Reichweite (mittl.) [mm] 0,3 1,4 1,5 0,2
Radiopharmaka Hee [®N]-NH3 [*0]-H20 [t8F]-NaF,
(Beispiele) Methionin [8F]-FDG
Abzubildende Aminosiure- Blutfluss Zerebraler Mineralbedarf
biologische Stoffwechsel Blutfluss der Knochen,
Eigenschaft Glukose-

Stoffwechsel

Tabelle 2.1: Eigenschaften der wichtigsten radioaktiven Nuklide in der PET
Zu Tabelle 2.1: Mit Reichweiten werden die linearen Reichweiten der Positronen (Positro-
nenreichweite) in Gewebe bezeichnet. Die mittlere Reichweite setzt eine Grenze fiir die
erreichbare Ortsauflésung beim Einsatz des entsprechenden Nuklids.

2.1 Radioaktive Nuklide und Radiopharmaka

Fiir die funktionelle Bildgebung mittels PET werden Substanzen mit bekannten biologischen
Eigenschaften radioaktiv markiert. Indem ein in dem Molekiilverbund vorhandenes Atom
durch sein ST-aktives Isotop mit identischer Kernladungszahl Z ersetzt wird, erfolgt somit
keine Verdnderung der chemischen und biologischen (biokinetischen) Eigenschaften des Mo-
lekiils. Die in der PET am h&ufigsten verwendeten Nuklide sind in Tabelle 2.1 [87, 145]
zusammen mit einigen ihrer wichtigsten Eigenschaften und Anwendungsgebieten zusammen-
gestellt. Besonders auffillig sind hierbei die kurzen Halbwertszeiten zwischen zwei Stunden
und zwei Minuten. Diese ermdglichen die Injektion ausreichend radioaktiver Radiopharma-
ka bei gleichzeitiger Minimierung der Strahlenbelastung fiir den Patienten. Die Herstellung
der ST-aktiven Nuklide erfolgt mit einem Zyklotron. Daraus resultieren unter anderem die
hohen Kosten einer PET-Untersuchung. Entweder muss eine nuklearmedizinische Klinik un-
ter groflem finanziellem Aufwand ein Zyklotron betreiben oder die - aufgrund der kurzen
Halbwertszeiten in hoher Aktivitdt hergestellten - Nuklide bzw. Radiopharmaka von einem
externen Anbieter erwerben. Die relativ lange Halbwertszeit des '®F erméglicht den Bezug
der ®F-markierten Substanzen von externen Anbietern.

Durch Syntheseverfahren unter Verwendung der in dem Zyklotron gewonnenen Nukli-
de werden die Radiopharmaka hergestellt. Die am h#ufigsten verwendete Substanz fiir die
radioaktive Markierung ist die 2-Fluor-2-Deoxyglukose (FDG), ein Glukoseanalogon. Die
Glukose wird aus dem Blutplasma von Glukose-Transporter-Proteinen (GLUT) durch die
Zellmembran in das Zellinnere bef6rdert. Innerhalb der Zelle erfolgt die Phosphorilierung der
Glukose und der Abbau des Folgeprodukts unter Energiegewinn. Das ['**F]-FDG jedoch wird
im Gegensatz zur Glukose im Zellinneren nicht weiter verarbeitet, es erfolgt eine Anreicherung
der FDG. Die in der Zelle eingelagerte ['®F]-FDG-Konzentration ist somit ein MaB fiir den
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Abbildung 2.1: Beispiele fiir die onkologischen Diagnostik mit der PET: gesunder Patient
Zu Abbildung 2.1: Ganzkorper-PET-Aufnahmen der FDG-Anreicherung in einem gesunden
Menschen
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Abbildung 2.2: Beispiele fiir die onkologischen Diagnostik mit der PET: Patienten mit

Tumoren
Zu Abbildung 2.2: Teilkérper-PET-Aufnahmen der FDG-Anreicherung. Bild a) Patient mit

Metastasen eines Kolon-Karzinoms; Bild b) Patient mit Metastasen eines Lymphoms.
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Eigenschaft NalJ BGO LSO
Strukturformel NaJ(Tl) | Bis(GeOy)s | Lu2(Si04)0:Ce
Szintillationsabklingzeit auf ein e-tel der [ns] 230 300 40
maximalen Lichtintensitdt

Wellenldnge der maximalen Emissions- [nm] 410 480 420
intensitéat

Relative Lichtausbeute (zu NaJ(Tl)) (%] 100 20 75
Effektive Kernladungszahl 51 75 66
Dichte [g/cm?] 3,67 7,13 7,4
Schwichungslinge fiir 511-keV-Gam- [mm] 25,6 11,2 11,4
maquanten

Brechungsindex 1,85 2,15 1,82

Tabelle 2.2: Eigenschaften der wichtigsten Szintillationskristalle in der PET

Glukosebedarf der Zelle, also fiir deren Stoffwechselaktivitit.

Ein Anwendungsgebiet der FDG ist die Tumordiagnostik. Tumore haben gegeniiber nor-
malem Gewebe einen erhéhten Stoffwechsel, kénnen also anhand ihrer gesteigerten FDG-An-
reicherung mittels der PET sichtbar gemacht werden. Jedoch weisen auch andere, nicht bosar-
tige, Prozesse wie z.B. Entziindungen eine verstirkte FDG-Aufnahme auf, was zu Falschinter-
pretationen fiihren kann. Es sind somit Radiopharmaka wiinschenswert, die sich nur in Tumor-
gewebe anreichern. Wie im vorigen Kapitel angesprochen, wird die Entwicklung solcher Sub-
stanzen durch medizinische, biologische und radiochemische Institute stindig vorangetrieben.
Fiir deren Erprobung wird zunehmend die PET an Kleintieren mit speziellen hochauflésenden
und hochsensitiven Tomographen eingesetzt. Ein weiteres, mit '®F markiertes Radiopharma-
kon, das [®F]-NaF, lagert sich hingegen vor allem an jenen Stellen des Knochengewebes
an, die aufgrund erhdhten Wachstums eine verstdrkte Mineralaufnahme benétigen wie z.B.
Knochentumore. Die Bestimmung des Blutflusses, also der Blutkonzentration in Blutgefdfien,
ist ein weiteres diagnostisches Gebiet in der PET. Eine Anwendung der Blutflussbestimmung
ist die [\°N]-NH3-PET am Herzen, mit der die Blutversorgung des Herzmuskels ermittelt
werden kann und Engpésse in den Zubringergefifien anhand von Unterdurchblutungen des
Muskels aufgezeigt werden kénnen. Die PET-Untersuchung des zerebralen Blutflusses (im
Gehirn) erfolgt mit dem Radiopharmakon [**O]-H,0.

Die Abbildungen 2.1 und 2.2 zeigen drei unterschiedliche [**F]-FDG-PET-Aufnahmen
aus der onkologischen Diagnostik, durchgefiihrt mit dem Tomographen ECAT-EXACT (Sie-
mens/CTI Inc.) [151]. In Abbildung 2.1 ist die ["*F]-FDG-Anreicherung - hauptsichlich im
Gehirn, aber auch in der Leber und der Blase - bei einem gesunden Menschen dargestellt.
Bild a in Abbildung 2.2 zeigt das PET Bild eines Patienten mit Metastasen eines Kolon-
Karzinoms in der Schilddriise, dem Mediastinum und der Leber. Bei der rechts dargestellten
Aufnahme (Bild b) wurde eine hochgradige Lymphom-Metastasierung festgestellt.

2.2 Aufbau eines PET-Detektors

Die in der PET verwendeten Detektoren bestehen meist aus Szintillationskristallen, die fiir
511-keV-Gammaquanten einen hohen Wechselwirkungsquerschnitt aufweisen (sieche Abschnitt
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2.3), sowie einem daran angekoppeltem Lichtsensor. Tabelle 2.2 fasst die wesentlichen Ei-
genschaften von drei bei der PET hauptsichlich eingesetzten Kristallen, Thallium dotiertes
Natriumiodid (kurz NaJ) [131], Wismuthgermanat (kurz BGO) [1, 151] und Cerium dotiertes
Lutetium-Oxyorthosilikat (kurz LSO) [91, 110, 111], zusammen. Derzeit wird LSO wegen
seiner kurzen Abklingzeit (erlaubt hohe Nachweisraten), der relativ hohen Lichtausbeute
(resultiert in einer guten Energieaufldsung) und seiner kurzen Schwichungslinge (erlaubt
kurze Kristalle bei gleichzeitig hoher Sensitivitdt) fiir den Bau von Tomographen bevor-
zugt. Als Lichtsensor werden Photoelektronenvervielfacher (engl. photomultiplier tube, kurz
PMT) [79], neuerdings aber auch Photodioden zur Umformung des Szintillationslichts in
elektrische Signale eingesetzt. Durch ihre hohe Miniaturisierbarkeit erfahren in Machbarkeits-
studien und in experimentellen Positronen-Emissions-Tomographen derzeit die Photodioden
erhohte Aufmerksamkeit. Es ist zu erwarten, dass diese im Falle einer Produktion in groflen
Stiickzahlen erheblich kostengiinstiger sein werden als die aufwidndig herzustellenden PMTs.
Halbleiterdioden mit eigener Verstirkung wie z.B. die Lawinen-Photodiode (engl. avalanche
photodiode, kurz APD) werden in diesem Zusammenhang zur Zeit favorisiert. Entscheidend
bei der Wahl des Lichtsensors sind unter anderem ein hohes Signal-zu-Rausch Verhiltnis,
eine kurze Signallabfallzeit zur Gewé&hrleistung hoher Nachweisraten, eine hoher Grad an
Miniaturisierbarkeit zum Aufbau kleiner Systeme bestehend aus vielen Einzeldetektoren und
ein niedriger Preis. Zur Verarbeitung der vom Lichtsensor gelieferten - meist sehr niedri-
gen - Ladungsimpulse werden eine analoge Verstdrkungs- und Pulsformungselektronik sowie
Elemente zur Digitalisierung der gemessenen Daten ben6tigt.

2.3 Wechselwirkungen von Gammaquanten mit Materie

Entlang ihrer Flugbahn kdnnen Gammaquanten mit Materie wechselwirken. Die Wahrschein-
lichkeiten fiir diese Prozesse werden durch den Wechselwirkungsquerschnitt o ausgedriickt:
Anzahl der je Zeiteinheit stattfindenden Wechselwirkungen

= . (21
’ Anzahl der je Zeiteinheit und Fliche senkrecht auftreffenden Teilchen (2.1)

Dieser kann in Wechselwirkungsquerschnitte fiir die einzelnen Prozesse faktorisiert werden.
Fiir Gammaquanten werden die Wechselwirkungsquerschnitte op fiir Photoeffekt und o¢ fiir
Compton-Streuung an freien Elektronen hauptséchlich durch die Dichteverteilung der freien
Elektronen und durch die Energie der Gammaquanten bestimmt. s lassen sich folgende
Abhéngigkeiten von der urspriinglichen Energie IV = hv eines Gammaquants und der Kern-
ladungszahl 7 der beteiligten Materie formulieren [131]:

Z5

op W s und (22)
Z
oo E . (23)

Abbildung 2.3 zeigt op und o¢ fiir Wasser (Bild a) und fiir den Szintillationskristall LSO (Bild
b). In Ubereinstimmung mit obigen Proportionalititsbeziehungen ist aus Bild a ersichtlich,
dass der dominante Prozess fiir 511-keV-Gammaquanten in wasserdquivalentem organischen
Gewebe die Compton-Streuung ist. Sowohl der Photoeffekt als auch die Rayleigh-Streuung
weisen bei 511 keV eine erheblich reduzierte Wahrscheinlichkeit auf. Bei dem exemplarisch
verwendeten LSO-Szintillationskristall (Bild b) ist aufgrund der htheren Kernladungszahl der
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Abbildung 2.3: Wechselwirkungsquerschnitte fiir Photoeffekt sowie Compton- und Rayleigh-

Streuung
Zu Abbildung 2.3: Die fiir die PET relevante Gammaenergie £ = 511 keV ist zur besseren
Lesbarkeit griin markiert. Bild a) Wechselwirkungsquerschnitte fiir Wasser, als Maf fiir
organisches Gewebe. Bild b) Wechselwirkungsquerschnitte fiir den Szintillationskristall LSO.
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Abbildung 2.4: Grafische Darstellungen der Klein-Nishina Gleichung
Zu Abbildung 2.4: Die fiir die PET relevante Gammaenergie £ = 511 keV wurde hierbei in
die entsprechenden Gleichungen eingesetzt (y = 1). Bild a) Relativer differentieller Wech-
selwirkungsquerschnitt fiir Compton-Streuung (Gleichung 2.4 ohne Konstanten). Bild b)
Restenergie B’ eines 511-keV-Gammaquants nach Compton-Streuung (geméif Gleichung 2.6)
bzw. dessen Energieverlust dE =511 keV—FE".
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Unterschied der Wahrscheinlichkeiten fiir Photoeffekt und Compton-Streuung reduziert. Fiir
den Gammatransport und den Gammanachweis in der PET bedeutet dies:

e In organischem Gewebe {iberwiegt die Compton-Streuung.

e In guten Szintillationskristallen teilt sich die Zahl der Wechselwirkungen zu dhnlichen
Teilen auf Compton-Streuung und Photoeffekt auf. Kristalle, die aus Atomen mit hoher
Kernladungszahl Z bestehen, werden zur Steigerung der Wahrscheinlichkeit fiir einen
Photoeffekt favorisiert.

e Sowohl fiir organisches Gewebe als auch fiir die Szintillationskristalle mit hoher Kern-
ladungszahl ist die Wahrscheinlichkeit fiir Rayleigh-Streuung im Vergleich zu den ge-
nannten dominanten Prozessen verschwindend gering.

Wihrend beim Photoeffekt die Gammaquanten unter vollstindiger Energieabgabe absorbiert
werden und somit anhand dieser Energiedeposition leichter zu identifizieren sind, erfordern die
mittels Compton-Streuung wechselwirkenden Gammaquanten aufgrund der nur teilweise ab-
gegebenen Energie eine besondere Behandlung. Der differentielle Wechselwirkungsquerschnitt
fiir Compton-Streuung von Gammagquanten in das Raumwinkelelement d€ lautet nach Klein
und Nishina [29, 66, 67, 79]:

doc r2 1 9 %(1 — cos §)? )
— = = 1 0 t 2.4
dQ) 2 [14 (1 - cosb)]? ( FeostO 1+ (14 cosb) )’ m1 (24)
_F
T = mec?

Abbildung 2.4(a) zeigt diese relative Compton-Streuwahrscheinlichkeit in Abhéngigkeit vom
Streuwinkel 6, angegeben fiir 511-keV-Gammaquanten (y = 1). Auffillig ist hierbei, dass sich
die Wahrscheinlichkeit {iber einen grofien Streuwinkelbereich von ungefdhr 110° bis 180° nur
geringfiigig dndert [29]. Betrachtet man die Streuung eines Gammaquants der urspriinglichen
Energie F = hv bzw. F =511 keV an einem freien Elektron als elastischen Stofiprozess, so
ldsst sich die Restenergie E’ des Gammaquants nach Compton-Streuung um den Winkel 6
mit
~1

(1 —cosf)| , bzw. (2.5)

F'(E.§) = FE-|1
(E,6) +m602

E'(511 keV,8) = 511 keV -[2 — cosf] ™" (2.6)

ermitteln. Gleichung 2.6 ist in Abbildung 2.4(b) grafisch dargestellt. Hierbei ist d&/ = F — £’
die von dem Gammaquant bei der Streuung abgegebene Energie.

Abbildung 2.5 zeigt ein typisches Energiespektrum fiir 511-keV-Gammaquanten, aufge-
nommen mit einem sehr rauscharmen LSO-APD Einzeldetektor [111] &hnlich den im Kapitel 6
fiir MADPET-II bechriebenen. Rechts ist der (engl.) photopeak zu sehen, gebildet durch die im
Kristall mit einem Photoeffekt absorbierten Gammaquanten. Bei 341 keV liegt die Compton-
Kante, definiert durch die maximale Energieabgabe eines Gammaquants bei einer Compton-
Streuung. Diese ldsst sich aus Gleichung 2.6 durch Einsetzen des maximalen Streuwinkels
f = 180° ermitteln. In das Tal zwischen Compton-Kante und Photopeak fallen jene Gam-
maquanten, die vor ihrem Nachweis eine Kleinwinkelstreuung unter geringer Energieabgabe
auflerhalb des Kristalls erfuhren. Innerhalb des Compton-Kontinuums kann eine Haufung bei
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Abbildung 2.5: Spektrum fiir 511-keV-Gammaquanten, aufgenommen mit einem LSO-APD

Einzeldetektor
Zu Abbildung 2.5: Entnommen aus [111], mit freundlicher Genehmigung des Autors.

1) Pedestal der Elektronik. Liegen niedrige (oder keine) Impulse vor, liefert die Elektronik
den Pedestalwert, er hat keine physikalische Bedeutung im Sinne der Gammadetektion; 2)
Untere Energieschwelle bei dieser Messung. 3) Riickstreupeak; 4) Compton-Kante; 5) Tal;
6) Photopeak; 7) Abgeschétzter linearer Streuuntergrund; 8) Hilfte der Peakhdhe; 9) AE
ist die Breite des Photopeaks bei der Halfte seines Maximums. Aus dem hier vorliegenden
Spektrum wurde die Energieaufldsung des Detektors AE/E bei F = 511 keV mit ungefihr
12% ermittelt [111].

ungefdhr 170 keV beobachtet werden. Dieser so genannte Riickstreupeak (engl. backscatter
peak) [67] wird durch jene Gammaquanten gebildet, die vor ihrem Nachweis eine Compton-
Streuung mit groflem Streuwinkel an anderer Stelle vollzogen haben. Die Hiufung im Spek-
trum tritt auf, da fiir 511-keV-Gammaquanten ab ¢ Z 110° die Anderung des Energieverlusts
dE bzw. der Restenergie F' gering ist (siehe Abbildung 2.4(b)). So betrigt z.B. fiir den
Streuwinkelbereich von 150°-180°, in dem wie bereits anhand Abbildung 2.4(a) gezeigt wurde
alle Winkel dhnlich wahrscheinlich sind, die Restenergie E’ der gestreuten Gammaquanten
im Mittel 173 + 2,5 keV. Die Ausdehnung der beobachteten Hiufung wird zudem durch die
Energieauflésung des Detektors beeinflusst.
Die Energieauflésung eines Detektors wird fiir eine Energie F, also die Position des
entsprechenden Photopeaks, mit
Energieauflésung = % (2.7)
berechnet [79]. Hierbei ist AF wie in Abbildung 2.5 dargestellt die Breite des Photopeaks
bei seiner halben Hoéhe (engl. full-width half-mazimum, kurz FWHM). Im Allgemeinen wird
vorher der Streuuntergrund, ndherungsweise als linear betrachtet, vom Photopeak subtrahiert.
Es kann keine klare Aussage iiber die Historie der unterhalb der Compton-Kante nach-
gewiesenen Gammaquanten getroffen werden, da deren Streuung entweder innerhalb oder
auflerhalb des Kristalls erfolgt sein kann. Um den daraus resultierenden Fehler einzugrenzen,
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wird eine untere Energieschwelle gesetzt. Wechselwirkungen die eine Energiedeposition kleiner
als die Schwellenenergie bewirken, werden nicht registriert und somit von einer weiteren Verar-
beitung ausgeschlossen. Die Hohe dieser Schwelle ist von Gerét zu Gerét unterschiedlich. Hohe
Schwellen mindern den Anteil der gestreuten Gammaquanten aber auch die Sensitivitdt des
Tomographen. In der PET wird, als Kompromiss zwischen Sensitivitdt und Streuuntergrund,
oft die untere Energieschwelle bei der Compton-Kante gesetzt. Soll der Nachweis von h&her-
energetischen Gammaquanten (£ > 511 keV) unterdriickt werden, so wird eine zusitzliche
obere Energieschwelle fiir die maximal zuldssige Energiedeposition gesetzt. Die Breite des
resultierenden, meist auf dem Photopeak zentrierten, Energiefensters entspricht mindestens
der Energieauflssung der verwendeten Detektoren (z.B. von 350-650 keV [1, 18, 151]).

2.4 Messung von Gammaquantenpaaren

2.4.1 Koinzidenzmessung

Die Unterscheidung, ob zwei in unterschiedlichen Detektoren jeweils innerhalb des Ener-
giefensters erfasste Gammaquanten einer gemeinsamen Positron-Elektron-Vernichtung zu-
zuordnen sind, wird iiber deren zeitliches Eintreffen im Detektorsystem vollzogen. Hierbei
wird die gleichzeitige (koinzidente) Entstehung der Gammaquanten ausgeniitzt. Durch die
Vernachldssigung der Laufzeitunterschiede in einem herkdmmlichen Positronen-Emissions-
Tomographen spricht man deshalb von dem gleichzeitigen (koinzidenten) Nachweis der Gam-
maquanten oder kurz von der Messung einer Koinzidenz. Die unterschiedlichen Laufzeiten
(engl. time-of-flight, kurz TOF) beider Gammaquanten bis zum Zeitpunkt ihrer Wechselwir-
kungen mit dem Detektorsystem kénnten prinzipiell zu einer genaueren Bestimmung des
Emissionsortes verwendet werden [20]. Fiir eine 6rtliche Unterscheidung von zwei Emis-
sionsorten im Abstand d ergibt sich hierfiir ein Laufzeitunterschied von At =d-2-n/ec.
Um eine TOF-Ortsauflésung von 1,5 em (in Luft) zu erreichen, ist somit die geforderte
Zeitauflosung ungeféhr 0,1 ns. Derzeitige in der PET gebrduchliche Detektorsysteme erreichen
jedoch nur eine wesentlich schlechtere Zeitauflésung im Bereich von einigen Nanosekunden.
Speziell fiir eine hohe Zeitauflosung entwickelte Detektoren erlauben eine Verbesserung der
Wegldangenbestimmung bis zu einigen Zentimetern [81, 89, 154]. Diese Detektortypen erfordern
jedoch aufwindigere analoge und digitale Elektronikkonzepte und wiirden somit die Kosten
eines Tomographen erheblich erhGhen.

Abbildung 2.6 zeigt Messbedingungen zu sieben verschiedenen Positron-Elektron-Vernich-
tungen, dargestellt durch die rund umrandeten Zahlen 1 bis 4, 5a mit 5b und 6. Die Reichweite
der Positronen wird hierbei nicht beriicksichtigt, da eine Korrektur fiir die Positronenreich-
weite nur in seltenen Fillen innerhalb der Bildrekonstruktion durchgefiihrt wird [44]. Die
meisten Verarbeitungsmethoden in der Positronen-Emissions-Tomographie vernachldssigen
diesen Effekt aufgrund der geringen mittleren Positronenreichweite in organischem Gewebe
(siche Tabelle 2.1). Der Vernichtungsort wird dann als Ndherung fiir den Ort des Positronen-
zerfalls betrachtet. Die geometrischen Grofienverhiltnisse sind in dieser Abbildung nicht maf-
stabsgetreu wiedergegeben. Bei allen Fillen ist vorausgesetzt, dass die Energiedepositionen
der beteiligten Gammaquanten in den entsprechenden Kristallen innerhalb des verwendeten
Energiefensters lagen.

1)  Wahre Koinzidenz (engl. true coincidence, kurz TRUES):
Die Positron-Elektron-Vernichtung (1) wird unter den gewiinschten Bedingungen nach-
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Abbildung 2.6: Messung und Verlust von Koinzidenzen
Zu Abbildung 2.6: Rund umrahmte Zahlen stellen die Orte von Positron-Elektron-Ver-
nichtungen dar. Quadratisch umrahmte Zahlen bedeuten die Wechselwirkung eines Gam-
maquants mit dem Objekt. 1) Korrekt gemessene Koinzidenz; 2) Verloren gegangene,
nicht gemessene Koinzidenz; 3) Falsch gemessene Koinzidenz (Winkelabweichung). 4) Falsch
gemessene Koinzidenz (Streuung im Objekt); ba+5b) Zufillige Koinzidenz; 6) Koinzidenz
mit Streuung im Detektorsystem und Energiedeposition in mehr als zwei Kristallen.

gewiesen. Die bei der Zerstrahlung frei werdenden Gammaquanten werden kollinear
emittiert und in zwei gegeniiber liegenden Detektoren nachgewiesen. Der Emissions-

ort liegt innerhalb der geometrisch sensitiven Fliche beider Detektoren (gestrichelter
Bereich).

Verlorene Koinzidenz:

Die Positron-Elektron-Vernichtung (2) geht aufgrund der Wechselwirkung (2’) eines
Quants mit dem Objekt verloren. Die Wechselwirkung (2°) wird in Gewebe hauptsichlich
durch Compton-Streuung dominiert. Die Wahrscheinlichkeiten fiir kohdrente Streuung
und Photoeffekt sind im Falle von 511 keV Gammaquanten in dem vorwiegend aus
Wasser bestehenden Gewebe gering. Abbildung 2.3(a) zeigt die Verteilung der relevanten
Wirkungsquerschnitte abhidngig von der Energie der Gammaquanten. Der hier beschrie-
bene Iffekt, dass Koinzidenzen aufgrund von Wechselwirkungen der Gammaquanten
mit dem Objekt verloren gehen, wird mit Schwichung bezeichnet. Diese Namensgebung
kommt von dem Effekt der Schwichung eines Quantenflusses Iy durch ein Objekt auf-
grund der Verteilung der Schwichungskoeffizienten ,u(l_j entlang des Weges ['innerhalb
des Objekts:

I = I.e(=$rndl) (2.8)

Durch das Messen dieser Koeffizienten, z.B. anhand einer externen Quelle oder einer
CT-Aufnahme, kénnen diese zur Korrektur der entlang eines Weges [ gemessenen Zahl
N von Koinzidenzen verwendet werden,

Nkorr - N. 6(+ fl»u(ijdf)7 (29)

um die Zahl N*°"" der ohne Schwichung messbaren Koinzidenzen abzuschitzen. Dieser
Vorgang wird in der Emissions-Tomographie Schwichungskorrektur genannt [25, 45, 94].



2.4 Messung von Gammaquantenpaaren 17

Ohne Schwichungskorrektur zeigen tiefer im Objekt liegende Areale, in Abhidngig-
keit von der Objektgréfie und -beschaffenheit, aufgrund der langen Wege durch das
schwéichende Medium eine reduzierte Signalintensitit.

Wahre Koinzidenz mit falscher Ortszuordnung aufgrund von Nichtkollinearitdit:

Die Abweichung von der Kollinearitit erméglicht den Nachweis in einem Detektorpaar,
dessen sensitive Fliche nicht den Emissionsort der Gammaquanten enthilt. Beide Gam-
maquanten werden einer gemeinsamen Vernichtung, jedoch einem falschen Emissionsort,
zugeordnet. Die Folge ist eine verschlechterte Ortsauflésung im rekonstruierten Bild.
Bei Kleintiertomographen ist dieser Effekt aufgrund des geringen Systemdurchmessers
relativ gering [80] und bedarf in der Regel keiner gesonderten Behandlung.

Wahre Koinzidenz mit falscher Ortszuordnung aufgrund von Wechselwirkungen:

Eines der beiden Gammaquanten erfihrt eine Ablenkung aufgrund von meist inkoh&ren-
ter Streuung. Wie im Fall (3) gezeigt, fiihrt dies zu einer falschen Interpretation des
Emissionsortes und somit einer Verschlechterung der rekonstruierten Ortsauflésung. Wie
bereits angesprochen, ist die dominierende Wechselwirkung von 511 keV Gammaquan-
ten mit organischem Gewebe die Compton-Streuung. Durch Analyse der Energien der
nachgewiesenen Gammaquanten kann der Effekt der Streuung im Objekt behandelt
werden. Es werden in der Regel zwei Gruppen von Methoden unterschieden. Einerseits
kann durch Setzen einer hohen unteren Energieschwelle ein Grofiteil der gestreuten
Gammaquanten aus dem Messdatensatz eliminiert werden. Hierbei gehen jedoch gemes-
sene Daten verloren, insbesondere jene Gammagquanten, die nicht im Objekt sondern
im Detektorsystem eine Streuung erfuhren. Andererseits wurden Korrekturverfahren
entwickelt [107, 149], die durch die Analyse der Wechselwirkungsenergien unter Beriick-
sichtigung der Beschaffenheit des Objekts einen Teil der gestreuten Quanten ihrem
korrekten Entstehungsort zuordnen oder einen Streuanteil durch zum Teil iterative
rechnerische Verfahren ermitteln und diesen von den gemessenen Daten subtrahieren.
Eine vielversprechende Methode von de Jong et al. [27] verwendet eine speziell dafiir
entwickelte Monte Carlo Simulation innerhalb der iterativen tomographischen Bildre-
konstruktion, um die in SPECT Daten enthaltenen gestreuten Gammaquanten aus dem
rekonstruierten Bild zu eliminieren.

Zufillige Koinzidenz (engl. random coincidence, accidental coincidence, kurz: RAN-
DOMS):

Zwei unterschiedliche Vernichtungen (5a und 5b) resultieren in dem quasi-gleichzeitigen
Nachweis von jeweils einem Quant aus jeder der beiden Vernichtungen innerhalb des
Koinzidenz-Zeitfensters. Die Zahl der einzeln auf das Detektorsystem treffenden Gam-
maquanten (engl. singles) kann sehr groff sein. Es seien im Folgenden N2 und Nf die
Summen der in den Detektoren a und b erfassten Einzelphotonen und A die Aktivitdt
im Gesichtsfeld der Detektoren. Dann gilt fiir die Einzelz&hlraten dieser Detektoren:

2] 2]
ZNZ ~ NP o~ A (2.10)

Die Rate der zufilligen Koinzidenzen ist abhéngig von der Breite des Koinzidenzfensters.
Diese wird in der Regel relativ zu der zeitlichen Auflésung 7 des Detektorsystems
angegeben. Um moglichst alle wahren Koinzidenzen zu registrieren, ergibt sich eine
Breite des Koinzidenzfensters von 2 - 7. Fiir jedes nachgewiesene Gammaquant wird



18

Kapitel 2. Prinzip und Methoden der PET

ein elektronischer Impuls der Linge 7 gestartet und an die Koinzidenzelektronik wei-
tergegeben. Uberlappen zwei dieser Impulse - in dem resultierenden Koinzidenzfenster
der Breite 2 - 7 - so werden die dazugehérenden Gammagquanten als eine Koinzidenz
betrachtet. Die Zdhlrate der zufilligen Koinzidenzen in einem Detektorpaar (a,b) kann
anhand der Beziehung 2.10 durch

d R
—N
ot a,b

beschrieben werden [50, 108]. Dies bedeutet, dass die Wahrscheinlichkeit fiir den Nach-
weis einer zufilligen Koinzidenz quadratisch mit der in der Ndhe des Detektorsystems
befindlichen Aktivitit A und linear mit der Breite des Koinzidenzfensters steigt. Im
Gegensatz dazu hidngt die Nachweisrate der im Fall (1) beschriebenen wahren Koinzi-
denzen linear von der im Gesichtsfeld befindlichen Aktivitdt A ab. Zur Vermeidung von
hohen Kontaminationen der gemessenen Daten durch zufillige Koinzidenzen wird bei
der Entwicklung von PET-Geréten ein grofies Augenmerk auf eine gute Zeitauflésung
des Detektorsystems und die Reduktion der auf die Detektoren treffenden Zahl von Ein-
zelphotonen - z.B. durch Abschirmungen - gelegt. Bei der Durchfiihrung von Messungen
kann die Rate der zufilligen Koinzidenzen durch Reduktion der applizierten Aktivitdt
gesenkt werden. Zuféllige Koinzidenzen verursachen einen erhfhten Rauschuntergrund
im rekonstruierten Bild und verschlechtern die Ortsauflésung und Bildqualitdt.

2.7 -ENZINS ~ 2.7 A2 (2.11)

Wahre Koinzidenz mit Streuung im Detektorsystem (engl. inter-crystal scatter):

Eines der beiden Gammaquanten aus der Positron-Elektron-Vernichtung (6) vollzieht
Wechselwirkungen mit mehreren Detektoren (hier Streuung 6a’ und anschlieBender
Photoeffekt 6b” im Nachbarkristall). Die Nutzung dieser Daten erfordert eine besondere
Behandlung. Einerseits muss das Messsystem deren Erfassung und Weiterverarbeitung
unterstiitzen, indem es die Registrierung mehrerer Wechselwirkungen erlaubt. Hierbei
sind fiir jeden beteiligten Kristall dessen Nummer und die darin deponierte Energie
zu erfassen. Diese Unterstiitzung schlieit auch eine niedrige untere IEnergieschwelle
(Schwelle « 511 — 341 = 170 keV) mit ein, da sonst mindestens eine der beiden Wech-
selwirkungen unterhalb diese Schwelle fallen kann und somit nicht registriert wird.
Weiterhin muss zu einer fehlerfreien Nutzung dieser Koinzidenz die so genannte primére
LOR (engl. primary LOR) gefunden werden [24, 123, 126, 137]. Dafiir ist das Ermitteln
der zuerst erfolgten Wechselwirkung (hier 6a’) bzw. des dabei beteiligten Kristalls
gefordert. Sind mehr als drei Detektoren beteiligt (z.B. zwei Wechselwirkungen auf
jeder Seite oder drei Wechselwirkungen auf einer Seite, jeweils in unterschiedlichen
Detektoren), so wird dieses Ermitteln weiter erschwert.

Ein wichtiger Begriff in diesem Zusammenhang ist die Menge aller gemessenen Koinzidenzen
(engl. total coincidences, kurz: TOTALS). Sie besteht aus wahren und zufélligen Koinzidenzen
und stellt die tatsichlich in einem Detektorpaar erfasste Messgrofie dar. In vielen klinischen
Tomographen wird jedoch zeitgleich zum Zihlen aller Koinzidenzen eine parallele Messung
zur Bestimmung der zufilligen Koinzidenzen durchgefiihrt. Dies geschieht wiederum {iber
den Vergleich des von jedem nachgewiesenen Gammaquant gestarteten Impulses der Lénge 7,

jedoch wird einer der Impulse zeitlich verzogert (z.B. um 128 ns). Uberlappt ein verzdgerter

Impuls mit einem unverzdgerten Impuls, so kénnen die beiden Gammaquanten unméglich aus
einer gemeinsamen Positron-Elektron-Vernichtung stammen. Aufgrund der identischen Breite
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des normalen und des verzogerten Zeitfensters ist die durch diese Zeitverzégerung gemessene
Rate gleichzusetzen mit der Rate der im unverzdgerten Koinzidenzmodus gemessenen zufilli-
gen Koinzidenzen. In bisherigen technischen Realisierungen der Behandlung der zufélligen
Koinzidenzen werden gemidfl Gleichung 2.12 diese nach Messung von den gemessenen Koin-
zidenzen abgezogen und nur die abgeschitzte Zahl der wahren Koinzidenzen als Datensatz
gespeichert:

Alle gemessenen Zufillige Wahre
Koinzidenzen — Koinzidenzen =  Koinzidenzen . (2.12)
(TOTALS) (RANDOMS) (TRUES)
Messung im Messung im zeitlich Speicherung
Koinzidenzfenster versetzten Fenstern

2.4.2 Koinzidente Antwortfunktion eines Detektorpaares

Die rdumliche Sensitivitdt eines Detektorpaares beziiglich isotrop emittierter Gammaquan-
tenpaare innerhalb seines Gesichtsfeldes wird charakterisiert durch seine koinzidente Ant-
wortfunktion (engl. coincidence aperture function, CAF) [63, 77, 83, 133]. Abbildung 2.7
zeigt qualitativ die Antwortfunktionen von drei Detektorpaaren unter verschiedenen Mess-
bedingungen. Bei deren experimenteller Bestimmung wird eine Punkt- oder Linienquelle
entlang der eingezeichneten horizontalen Linie bewegt und in Abh&ngigkeit vom Ort der
Quelle die Zahl der gemessenen Koinzidenzen notiert. Durch Auftragen dieser Anzahl {iber
dem Ort der Quelle erhidlt man die angedeuteten Sensitivititsprofile. Im Folgendem seien
die Positronenreichweite und die Abweichung der Flugbahnen der Gammaquanten von 180°
vernachlédssigt. Der Entstehungsort der Gammagquanten wird somit auch als Entstehungsort
des Positrons angenommen.

a) Optimal ausgerichtete Kristalle:

Dieser Fall zeigt ein Detektorpaar, das entlang der langen Kristall-Symmetrieachsen
ausgerichtet ist. Das ermittelte Sensitivititsprofil kann durch ein symmetrisches Dreieck
angenidhert werden. Die Halbwertsbreite dieses Dreieckprofils entspricht der halben
Kantenldnge der Kristalle. Sie wird auch als intrinsische Auflosung des Tomographen
bezeichnet und gibt die untere Grenze der erreichbaren rekonstruierten Ortsauflésung
eines Systems an. Eine empirische Abschétzung der intrinsischen Auflosung zweier
optimal ausgerichteter Kristalle ist in [95, 96] mit

d 2
r = \/<§> +(0,0022 - D)2 + R? + b? (2.13)

vorgestellt. In obiger Gleichung ist d die Kantenldnge der Kristallstirnfliche, D der
Abstand der Stirnflichen beider Kristalle und R die Reichweite der Positronen. Die
Grofe b erhilt entweder den Wert 0 bei einer eins-zu-eins Kopplung von Kristall und
Photosensor oder den von den Autoren empirisch ermittelten Wert von 2,2 mm im
Falle einer Blockdetektor-Auslese. Durch Multiplikation von I' mit 1,25 wird gleich-
zeitig eine Abschétzung fiir die mit analytischen Rekonstruktionsmethoden erreichbare
Ortsauflésung im Zentrum des rekonstruierten Bildes angegeben.
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a) b) C)

Abbildung 2.7: Koinzidente Antwortfunktionen einiger Detektorpaare
Zu Abbildung 2.7: Qualitative Darstellung der koinzidenten Antwortfunktionen von un-
terschiedlichen Detektorpaaren mit a) optimal zueinander ausgerichteten Kristallen, b)
schrag zueinander positionierten Kristallen und c¢) schrig zueinander positionierten Kristalle
mit teilweiser Abschirmung durch ihre Nachbarkristalle. Die dufleren gestrichelten Linien

umranden die Gesichtsfelder der einzelnen Kristallpaare.

b)  Schrdg ausgerichtete Kristalle (der Parallazeneffekt):
Im Falle von schrig zueinander stehenden Kristallen verformt und verbreitert sich das
Profil, die Auflésung dieser Paare ist also erheblich verschlechtert [77]. Dieser Effekt wird
auch der Parallaxeneffekt genannt und tritt im Randbereich des Detektorvolumens auf.

c) Schrig ausgerichtete Kristalle und Abschirmung durch Nachbarn:
Der im Fall b) geschilderte Effekt wird noch verstirkt, falls die Kristalle durch un-
mittelbare Nachbarn abgeschirmt werden. Es tritt eine zusdtzliche Deformierung der
Antwortfunktion des Kristallpaares auf. Tatsdchlich findet bei der gewiinschten en-
gen Detektorpackung bei schrig zueinander ausgerichteten Kristallpaaren immer eine
Abschirmung durch benachbarte Kristallvolumina auf, sie wird jedoch nur in seltenen
Féllen ausreichend in der Datenverarbeitung beriicksichtigt bzw. korrigiert.

Anhand obiger Abbildung und Fallbeschreibung kann eine Abschétzung fiir die Ortsauflésung
von Ringtomographen gegeben werden. Das Zentrum des Tomographengesichtsfeldes, also das
Zentrum der Bildmatrix, wird von Kristallen des Falls a abgetastet. Hier kann also eine Orts-
auflésung von ca. der Hilfte der Kristallbreite erreicht werden. Mit zunehmendem Abstand
vom Zentrum des Gesichtsfeldes bzw. der Bildmatrix erfolgt eine Abtastung gem&f dem Fall
¢. Ohne aufwéndige Korrekturmafinahmen hat dies zur Folge, dass sich die Ortsauflésung von
der Bildmatrixmitte zum Matrixrand hin stetig verschlechtert.



2.4 Messung von Gammaquantenpaaren 21

2D-PET } 3D-PET
Septen ausgefahren ! Septen eingezogen

Septe
Detektor
Septe

Koinzidenzen
zwischen
Ringen sind
erlaubt

Koinzidenzen
zwischen
Ringen sind !
nicht erlaubt

\ Transaxiale . Zusatzliche,
y} Projektionsebene und i schrag gemessene
: zu rekonstruierende i Projektionsebene
Bildebene i

N

7

Transaxiale Ebene 6 axiale Ringe
Ly mit Septen

LOR
TOR
Pixel

Gesichtsfeld
J\%Bildmatrix
X

Septe
Detektorring

Detektorpaar
(Proxel)

Abbildung 2.8: Geometrische Randbedingungen und Bezeichnungen in der 2D- und 3D-
Positronen-Emissions-Tomographie
Zu Abbildung 2.8: Fiir die 3D-PET ist in der mittleren Abbildung (rechts) exemplarisch
eine schrige Projektionsebene eingezeichnet. Beim 3D-Messmodus werden schrige Ebenen
zwischen allen Ringen oder einer eingeschriankten Zahl von Ringen zugelassen.
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2.5 Aufbau eines Positronen-Emissions-Tomographen

Um die emittierten Gammaquantenpaare tomographisch - also aus mehreren Blickrichtungen
- zu erfassen, werden Positronen-Emissions-Tomographen in der Regel aus Detektorringen
aufgebaut (siehe Abbildung 1.1 auf Seite 2 und Abbildung 2.8). Hierbei messen alle oder eine
eingeschrinkte Zahl der Detektorpaare Strahlsummen iiber die vom Objekt abgestrahlten
Gammaquantenpaare. Treten Liicken in der Detektorstruktur auf, oder werden ganze Sektoren
bei der Anordnung der Detektoren ausgelassen, so wird meist die Rotation des Tomographen
fiir die Messung einer ausreichenden Zahl von Blickrichtungen notwendig. Positronen-Emis-
sions-Tomographen werden jedoch bevorzugt fiir eine rotationsfreie - und damit einfachere
und schnellere - Messung ausgelegt.

Das Prinzip der koinzidenten Messung der Gammaquanten eines Paares wird bei der
PET in zwei Klassen unterschieden. Die zweidimensionale Messung (2D-PET, [87]) beinhal-
tet das koinzidente Nachweisen der beiden Quanten in jeweils nur einer tomographischen
Schicht. Bei Ringtomographen entspricht dies dem ausschliefllichen Akzeptieren von gemes-
senen Koinzidenzen innerhalb eines Detektorringes. In diesem 2D-Messmodus werden zusitz-
lich Bleiabschirmungen (Septen) zwischen die einzelnen Detektorringe gefahren, um schrig
einfallende Gammagquanten zu absorbieren. Dies reduziert den Anteil von gestreuten und
zufélligen Koinzidenzen erheblich. Werden die Septen zuriickgezogen und auch Koinzidenzen
zwischen Detektoren aus unterschiedlichen Ringen (3D-PET, [87]) erlaubt, erh6ht sich die
Sensitivitdt des Tomographen, jedoch auch die bereits angesprochene Nachweisrate der zufalli-
gen Koinzidenzen und der Anteil der vor dem Nachweis gestreuten Gammaquanten. Unter
klinischen Messbedingungen am Patienten betrigt der Anteil von gestreuten Gammagquanten
z.B. 15% im 2D- und 35% im 3D-Modus. Die 2D- und 3D-Messung sind in Abbildung 2.8
durch ausgefahrene Septen (oben links) und eingezogene Septen (oben rechts) skizziert. Die
Auswirkung des Messmodus auf die Abtastung des Objektvolumens ist in Abbildung 2.8
(Mitte) skizziert. Bei der 2D-PET (Mitte links) dient die Messung innerhalb eines Detektor-
ringes zur Bestimmung der Aktivitdtsverteilung in nur einer abgetasteten axialen Schicht des
Objektvolumens. Die erhthte Sensitivitit der 3D-PET ist anhand der das Objektvolumen
schrig schneidenden Projektionsebene (Mitte rechts) ersichtlich. Die mit dem 3D-Messmo-
dus einhergehende Sensitivitdtssteigerung kann entweder zur Verbesserung des Signal-zu-
Rausch-Verhiltnisses oder zur Reduktion der geforderten Messzeit und somit zum Verringern
der korperlichen Belastung des Patienten genutzt werden. Es ist jedoch zu beachten, dass
die korrekte Nutzung und Verarbeitung von 3D-PET Daten erheblich aufwéndiger ist als
bei der 2D-PET. In klinischen Untersuchungen wird aufgrund der zuverldssig arbeitenden
2D-Verarbeitungsmethoden deshalb hdufig auf die 2D-Messung und 2D-Datenverarbeitung
zuriickgegriffen.

Durch Anordnung der Detektoren in Ringen um das Gesichtsfeld wird eine hohe Anzahl
von miteinander in Koinzidenz messenden Detektorpaaren erreicht. Eine hohe und moglichst
homogene Abtastdichte [46] ermdglicht die Bildrekonstruktion in guter Qualitdt bei gleich-
zeitig hoher Ortsauflésung. Bei niedriger oder inhomogener Abtastdichte sind besondere
Mafinahmen fiir die Verarbeitung der tomographisch gemessenen Daten gefordert. Die Studie
und Realisierung solcher Mafinahmen ist Bestandteil dieser Arbeit und wird in den Kapiteln
4 und 6 diskutiert.
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2.6 Koordinaten und rdumliche Bezeichnungen

Abbildung 2.8 (unten) zeigt schematisch die geometrischen Randbedingungen eines Positro-
nen-Emissions-Tomographen. Die kartesischen Koordinaten werden als transaxiale (x und y)
und axiale Koordinate (z, entlang der Symmetrieachse eines Ringtomographen) bezeichnet.
Die Verbindung von zwei in Koinzidenz messenden Detektorelementen wird Antwortlinie
(engl. line-of-response, LOR) genannt. Als Referenzpunkte fiir diese Verbindungslinie werden
entweder die Mittelpunkte der Detektorstirnflichen oder - wie in dieser Arbeit - die Schwer-
punkte der Kristallvolumina verwendet. Die von einem Detektorpaar erfasste Objektfliche
oder das erfasste Objektvolumen - je nach dem, ob die axiale Ausdehnung der Detektoren
beriicksichtigt wird - heifit Antwortrdhre (engl. tube-of-response, TOR). Sie entsteht durch
Verbinden der Eckpunkte beider Kristalle und kann in zwei und drei Dimensionen verwendet
werden. Das transaxiale Gesichtsfeld - der kreisférmige Bereich im Zentrum des Tomographen
(siehe Abbildung 2.8, unten links) - wird mittels eines symmetrischen Rasters in gleich-
grofie, in der Regel quadratische Bildelemente (engl. picture element, Pixel) aufgeteilt. Wird
auch die axiale Ausdehnung des Gesichtsfeldes beriicksichtigt, so werden die entsprechenden
quaderformigen Volumenelemente (engl. volume element) Voxel genannt. Die Elemente des
Messdatensatzes werden in Anlehnung an diese Namensgebung mit Proxel (engl. projection
element) bezeichnet.

2.7 Monte Carlo Methoden

Der Ausdruck Monte Carlo Methode ist eine allgemeine Bezeichnung fiir stochastische Be-
rechnungsmethoden. Sie basieren auf der Verwendung von Zufallszahlen in Kombination mit
Wahrscheinlichkeitsfunktionen (engl. probability density function, kurz PDF), um stochas-
tische Problemstellungen - diese reichen von der Untersuchung des Straflenverkehrs bis zu
kernphysikalischen Problemen - zu studieren. Generell kénnte mit Monte Carlo Methode
jede Methoden bezeichnet werden, die ein Problem durch die Verwendung von Zufallszah-
len im erlaubten Parameterraum studiert. Im Gegensatz hierzu wiirde ein konventioneller
mathematischer Ansatz das Problem mit Hilfe eines mathematischen Modells beschreiben,
daraus z.B. eine Reihe von Differenzialgleichungen erstellen und anschlieffend dieses lineare
Gleichungssystem 18sen.

In der Physik erlaubt die Verwendung der Monte Carlo Methode [56, 140] die Untersu-
chung von Problemstellungen, die durch analytische Berechnung nicht méglich wire. So kann
z.B. die Wechselwirkung von zwei Atomen rechnerisch gelést werden, im Falle einer gréfieren
Zahl (z.B. ~ 10%°/m® bei einem idealen Gas unter Normalbedingungen) von miteinander
wechselwirkenden Teilchen ist dies nahezu undenkbar. Durch die Beschreibung des Problems
anhand von Wechselwirkungswahrscheinlichkeiten und dem Wiirfeln (mittels Zufallszahlen-
Generatoren) der Flugrichtungen und Wegldngen der Teilchen und deren Wechselwirkungen
kann diese Problemstellung jedoch detailliert untersucht werden.

Durch den Zufallszahlengenerator werden in erster Linie gleichverteilte Zufallszahlen er-
stellt. Die Verbindung dieser Verteilung mit einer das zu untersuchende System beschreiben-
den Wahrscheinlichkeitsfunktion (PDF, z.B. der Wechselwirkungswahrscheinlichkeit) erzeugt
somit ein gewichtetes Wiirfeln. Das Resultat reprisentiert dann die zu untersuchende, nicht
gleichverteilte, Ereigniswahrscheinlichkeit.

Der wesentliche Bestandteil einer Monte Carlo Simulation ist die Erstellung und Ver-
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wendung der Zufallszahlen. Diese werden als so genannte Pseudo-Zufallszahlen (engl. pseudo
random number) durch numerische Algorithmen in Abhingigkeit eines Startwertes (Saat, engl.
seed) generiert [57, 78]. Hierbei handelt es sich um Folgen endlicher Lénge von voneinander
unabhidngigen Zahlen. Jedoch wird jeder Aufruf des Algorithmus wieder die selbe Sequenz
erzeugen. Es muss also darauf geachtet werden, dass ein Element dieser Folge nicht mehrmals
verwendet wird, der Index fiir das zu verwendete Element also nach jedem Zugrifl erhtht
wird. Bei Monte Carlo Simulationen von sehr groflen Anzahlen zufilliger Ereignisse ist also
die genaue Kenntnis des zuletzt verwendeten Sequenzelementes nétig. Meist werden solche
groflen Simulationen durch das hintereinander Awusfiihren einzelner, kleinerer Durchginge
durchgefiihrt. Fiir jeden neuen Simulations-Durchgang (engl. run) wird hierbei an der zuletzt
verwendeten Position in der Zahlenfolge gestartet, um eine Wiederholung zu vermeiden.

Die Simulation physikalischer Prozesse mit Monte Carlo Methoden bietet gegeniiber Mes-
sungen den Vorteil, dass nicht-messbare Informationen wihrend des Programmablaufs ana-
lysiert bzw. fiir eine spitere Analyse gespeichert werden kénnen. So kann z.B. mit einer
Messung die Zahl der Gammaquanten ermittelt werden, die mit einem Kristall mindestens
eine Wechselwirkung erfahren haben. Dies geschieht durch das Messen der dabei deponierten
Energie. Monte Carlo Simulationen ermdglichen jedoch die genaue Identifizierung der Art
jeder einzelnen Wechselwirkung (z.B. Compton-Streuung, Absorption, etc.), den exakten
Wechselwirkungsort innerhalb des Kristalls und die dabei deponierte Energie. Fine weitere
niitzliche Eigenschaft von Monte Carlo Simulationen ist, dass einzelne Prozesse zugelassen
oder verboten werden kénnen. Beispiele hierfiir wiren das Verbieten der Streuung im Objekt
(siche Punkt 4 auf Seite 17) oder das Ab- bzw. Anschalten der Abschirmung eines Kristalls
durch seine Nachbarkristalle (siehe Punkte 2 auf Seite 19 und 3 auf Seite 20). Dadurch lassen
sich die Eigenschaften eines Messsystems detailliert untersuchen und charakterisieren. Monte
Carlo Simulationen werden im medizinischen Umfeld vermehrt verwendet, um die Planung
von Tomographen zu unterstiitzen [4, 86, 128, 146]. Weiterhin kénnen sie genutzt werden,
um fiir eine bestehende Messung Korrekturen zu ermitteln wie z.B. die Untersuchung der im
Patienten gestreuten Gammaquanten [27].

2.8 Zusammenfassung von Kapitel 2

In diesem Kapitel wurden die Grundlagen der PET, soweit fiir diese Arbeit relevant, beschrie-
ben. Das Prinzip der PET kann kurz folgendermafien zusammengefasst werden: Zur Abbil-
dung biologischer Funktionen eines lebenden Organismus werden diesem radioaktiv markierte
Substanzen, die Radiopharmaka (engl. tracer), injiziert. Die dabei verwendeten radioaktiven
Nuklide emittieren beim Zerfall Positronen, welche nach einer kurzen Wegstrecke im Organis-
mus mit einem Elektron vernichten. Die abgestrahlten Gammagquanten eines Paares werden
mit geeigneten Detektoren aufgefangen und elektronisch weiterverarbeitet. Entscheidender
Faktor fiir die Qualitdt der daraus resultierenden Bilder ist die Kenntnis iiber die Historie
einer gemessenen Koinzidenz bzw. der dazu gehdrenden zwei Gammaquanten. Es ist von
entscheidender Bedeutung, ob eine zufillige oder wahre Koinzidenz nachgewiesen wurde und
ob eines oder beide Gammaquanten auf ihrem Weg unerkannte Wechselwirkungen vollzogen
haben. Die Wechselwirkungsprozesse der Gammaquanten mit dem Detektorsystem werden
mit koinzidenten Antwortfunktionen charakterisiert. Die Bestimmung dieser Antwortfunktio-
nen kann anhand von Monte Carlo Simulationen des Detektorsystems erfolgen. Der Anteil an
zufélligen Koinzidenzen wird im Allgemeinen durch eine gesonderte Messung bestimmt. Im
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Objekt gestreute Gammaquanten sind jedoch nicht so einfach zu ermitteln und werden oft
anhand ihrer im Detektorsystem deponierten Energie identifiziert und anschlieend aus dem
Messdatensatz eliminiert. Um den damit einhergehenden Sensitivitdtsverlust zu vermeiden,
kénnen im Objekt gestreute Gammaquanten mit aufwindigen und meist fehlerbehafteten
Methoden einem geschétzten wahren Entstehungsort zugeordnet werden.

Eine hohe Sensitivitdt des Tomographen beziiglich der vom Objekt abgestrahlten Gam-
maquantenfliisse ist anzustreben, um mdoglichst geringe Messzeiten zu erlauben. Da Patienten
zur Vermeidung von Bewegungsartefakten wihrend der Messung vollig ruhig liegen miissen,
reduzieren kurze Messzeiten deren korperliche Belastung erheblich. Eine hohe Sensitivitdt
wird durch nah am Objekt positionierte Detektoren und eine grofie Anzahl von axialen Rin-
gen zur Gewdhrleistung eines groflen Raumwinkels erreicht. Durch Erh6hen der Ringanzahl
vergrofert sich auch die Zahl der in Koinzidenz messenden Detektorpaare, besonders wenn
der 3D-Messmodus angewendet wird. Jedoch stellt die Nutzung von 3D-Messdaten fiir die
tomographische Bildrekonstruktion besonders hohe Anforderungen.

Die Verarbeitung der tomographisch gemessenen Daten beschrénkt sich bei klinischen
Geréten, aber auch bei vielen hochauflésenden Kleintier-Tomographen meist auf ein Ge-
sichtsfeld, das nur bis zu 60% des Detektorabstands umfasst. Die Griinde fiir diese Reduk-
tion des zu rekonstruierenden Gesichtsfeldes liegen hauptsichlich in der Verbreiterung der
Antwortfunktionen von schrig zueinander ausgerichteten Kristallen (sieche Abbildung 2.7)
und deren mangelhafter Beriicksichtigung in der Bildrekonstruktion. Die Konstellation (c)
in Abbildung 2.7 tritt mit zunehmendem Abstand vom Zentrum des Gesichtsfeldes auf und
resultiert in einer Ortsauflosung, die sich im rekonstruierten Bild von der Mitte zum Rand
hin kontinuierlich verschlechtert [51, 109]. Das Problem der Rekonstruktion eines vergréfierten
Gesichtsfeldes, wie es fiir hochauflésende und hochsensitive Kleintiertomographen gefordert
ist, wird in Abschnitt 3.4 auf Seite 53 erneut angesprochen. Der in dieser Arbeit entwickelte
Losungsansatz zur Rekonstruktion eines grofien Gesichtsfeldes (> 90%) bei homogener und
hoher Ortsauflosung wird in den Kapiteln 4 und 6 dargelegt und in Kapitel 7 mit anderen
Methoden verglichen.
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Kapitel 3

Tomographische Rekonstruktion

In diesem Kapitel werden die grundlegenden Methoden zur tomographischen Bildrekonstruk-
tion beschrieben und deren Wirkungsweise anhand einfacher Beispiele dargelegt. Besonderes
Augenmerk wird hierbei auf jene Algorithmen gelegt, die fiir die MADPET- und MADPET-I1-
Rekonstruktion angewendet bzw. verbessert wurden (siehe Kapitel 4 bis 7). In Hinsicht auf
zukiinftige Projekte, wie die 3D-Rekonstruktion fiir MADPET-II (siehe Kapitel 8), erfolgt
an dieser Stelle eine genauere Erkldrung und Zusammenfassung der gebriduchlichsten tomo-
graphischen Rekonstruktionsmethoden. Dies kann bei der spiteren Entscheidung, welcher
Algorithmus fiir die 3D-Rekonstruktion bei MADPET-II am besten geeignet ist, hilfreich

sein.

Die Methoden zur Rekonstruktion tomographisch gemessener Daten kénnen in zwei Haupt-
gruppen unterteilt werden. Analytische Rekonstruktionsmethoden [129] zeichnen sich durch
eine einfache und anschauliche Behandlung der gemessenen Daten aus. Sie ermdglichen die
Rekonstruktion tomographischer Bilder mit geringem Rechenaufwand. Algebraische Rekon-
struktionsmethoden verkniipfen jedes zu rekonstruierende Bildelement mit jedem Element des
Messdatensatzes fiir eine, im Vergleich zu der analytischen Methode verbesserte, numerische
Losung des Rekonstruktionsproblems. Fine Weiterentwicklung der algebraischen Methoden
sind die statistischen Rekonstruktionsalgorithmen [73]. Hierbei wird der Prozess der Messung
anhand eines statistischen Modells in die Rekonstruktion integriert [115]. Das daraus resul-
tierende lineare Gleichungssystem wird anschliefend durch Algorithmen der linearen Algebra
unter den Vorgaben des statistischen Modells gelst. Sie erméglichen das Beriicksichtigen von
Systemeigenschaften in der Bildrekonstruktion und resultieren in der Regel in Ergebnissen,
die ndher an der Wahrheit liegen [139].

Am Ende dieses Kapitels wird kurz auf die Besonderheiten der Bildrekonstruktion bei
hochauflésenden Kleintiertomographen eingegangen. Die daraus resultierenden Modifikatio-
nen der Rekonstruktionsmethoden fiir MADPET und MADPET-II waren Thema dieser
Arbeit.

Anmerkung 1 Eine Zusammenfassung der in diesem Kapitel in mathematischen Ausdriicken verwendeten
Bezeichnungen ist im Anhang A auf den Seiten 159 bis 161 zu finden.
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3.1 Analytische tomographische Rekonstruktion

3.1.1 Radontransformation

Der deutsche Physiker J. Radon entwickelte bereits 1917 eine allgemeine analytische ma-
thematische Beschreibung der zweidimensionalen Messung tomographischer Daten [121, 6].
Die nach ihm benannte Radontransformation 7z beschreibt wie in Abbildung 3.1 gezeigt die
Messung des Linienintegrals m(r, ¢) im Abstand r vom Ursprung und im Winkel ¢ iiber die
physikalische Eigenschaft f(z,y):

m(r,¢) = [Tr{f(x;y)}](r; ¢) (3.1)
= / f(rcos¢ — usin ¢, rsin ¢ + ucos ¢) du.

Die Eigenschaft f(z,y) stellt in der PET die Verteilung der Emissionsorte der Gammaquan-
tenpaare dar. Der maximale radiale Abstand r,,,, definiert den Radius des vom Rekonstruk-
tionsalgorithmus zu behandelnden Gesichtsfeldes. Er ist in der Regel durch die Ausmafle
des Detektorsystems bzw. durch kiinstliche Einschrinkungen bestimmt. Die Menge aller
gemessenen Linienintegrale fiir alle Abstdnde r im Gesichtsfeld,

m(¢) = {m(¢) € m(r,d); r € [~rmazs "mazl} (3.2)

wird tomographische Projektion im Winkel ¢ genannt. Eine Ausweitung der Radontransfor-
mation fiir die 3D-Rekonstruktionsproblematik wird in dieser Arbeit nicht behandelt [70, 71].

3.1.2 Inversion der Radontransformation

Die mathematische Inversion der Radontransformation [6, 72], also der Gleichung 3.1, dient
zur analytischen Rekonstruktion der zu untersuchenden Verteilung f aus den gemessenen
Projektionen m. Hierzu betrachte man die in einer Dimension Fouriertransformierte von m
(Transformation in Polarkoordinaten beziiglich des Radius r — w,),

M(w,, ¢) = / m(r, ¢)e= " dr (3.3)
— / / f($7 y)e—iwr(l’cos¢—|—ysin¢) dx dy7

und die in zwei Dimensionen Fouriertransformierte von f (Transformation beziiglich der
kartesischen Koordinaten & — w,, y — wy),

Flwg,wy) = //f(x,y)e_i(w”‘i'wl’y) dz dy (3.4)

—00 —0O0

— / / f($7 y)e—iwr(l’cos¢—|—ysin¢) dx dy

—00 —0O0
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Objekt f(x,y)

Abbildung 3.1: Radontransformation

Zu Abbildung 3.1: Messung der Projektion m(r,¢) = fffdf entlang der Antwortlinie
[ = LOR(r,¢). Meist wird die hier dargestellte einfache Form - die Berechnung des
Linienintegrals entlang der LOR - in der Rekonstruktion verwendet. Aufwéndigere Methoden

berechnen Flachenintegrale {iber die Tube-of-Response.

Ag

Bild a) | ~ Bild b)

Abbildung 3.2: Diskrete Abtastmuster im Frequenzraum
Zu Abbildung 3.2: Bild a) Abtastmuster bei kontinuierlicher radialer Koordinate » und
diskreter Winkelkoordinate A¢. Die radialen Strahlen stellen die Abtastbereiche zu diskreten
Winkeln dar. Bild b) Abtastmuster bei diskreter radialer (Ar) und angularer Koordinate
(A¢). Die diskrete Abtastung in » fithrt zu kreisférmigen Abtastbereichen. Die Schnitt-
punkte der Strahlen mit den Kreisen (hier als Punkte verdeutlicht) reprasentieren die

Abtaststellen bei diskreter radialer und angularer Abtastung.
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Die Ubereinstimmung beider Transformierten fiir einen Winkel ¢,

M(w,, ¢) = F(wg,wy) (3.5)

W =wWr COS P wy=w; sin (;37
unter Beriicksichtigung der Koordinatentransformation wird auch (engl.) single slice theorem
oder (engl.) central slice theorem genannt [6]. Die tomographische Bildrekonstruktion des
Bildes f(z,y) erfolgt durch Riicktransformation der Gleichung 3.4 unter Beriicksichtigung
von Gleichung 3.5:

fy) = Fp{Flwswy)} (3.6)

= [ [ Plen et g 4, dg

472
0 —oo

1 i
= 5r [ FB M 9) ey do
0

Aufgrund der Koordinatentransformation von kartesischen Koordinaten zu Polarkoordinaten
innerhalb des Integrals muss die Jakobideterminante | 7| eingesetzt werden. Sie reduziert
sich im Rekonstruktionsproblem auf den Betrag der radialen Ortsfrequenz |w,| und ent-
spricht einer so genannten Rampe (engl. ramp) im Frequenzraum. Gleichung 3.6 stellt die
exakte analytische Rekonstruktion im Falle von kontinuierlich beschriebenen Koordinaten
(z,y,r,¢ € R) dar. Dies entspricht jedoch nicht den tatsdchlichen Bedingungen bei der
tomographischen Bildrekonstruktion, da unendlich fein abgetastete Daten nicht realisierbar
sind. Vielmehr werden alle Daten in Vektoren endlicher Linge mit diskreten Elementen
endlicher Abtastbreite behandelt, da z.B. das Detektorsystem - Teils aufgrund des Aufbaus
z.B. in diskreten Einzeldetektoren, teils aufgrund der Digitalisierung und somit Verteilung
auf endlich fein abgetastete Vektoren - nur Daten in diskret abgetasteten Intervallen zur
Verfiigung stellt.

3.1.3 Abtastbedingungen bei diskreten Abtastintervallen

Die eben gezeigten Gleichungen beschreiben das analytische Rekonstruktionsproblem bei
unendlich feiner Abtastung aller Koordinaten. Die Koordinaten x, y, r und ¢ werden unter
realen Mess- und Rekonstruktionsbedingungen in meist dquidistanten Schritten Az, Ay,
Ar und A¢ erfasst. Nach diskreter Fouriertransformation [117, 93] wird diese Abtastung
durch die, oft mit Ortsfrequenz bezeichnete, rdumliche Abtastfrequenz w, fiir eine Gréfle ¢
reprisentiert:
1

w, = A (3.7)
Funktionen kénnen durch Hquidistante Abtastung jedoch nur bis zu einer Grenzfrequenz
hinreichend abgetastet werden. Der Wert dieser, Nyquistfrequenz [103, 104] genannten, Grenz-
frequenz ist die Hilfte der durch das Abtastintervall Ag vorgegebenen maximalen Abtastfre-
quenz wey:

wyt = ——. (3.8)
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Sie besagt, dass z.B. in einem Bild mit Pixelgréien Az = Ay = 1 mm nur Strukturen bis
minimal 2- Az = 2 mm Grée bzw. Ortsfrequenzen bis w, ¥ = 1/(2Az) = 0.5 mm~! von einan-
der unterschieden werden kénnen. Abbildung 3.2 zeigt zwei tomographische Abtastmuster im
Frequenzraum bei teilweise oder vollstdndig diskretisierten Abtastgréfien. Das linke Schema
stellt das Abtastmuster im Frequenzraum dar, wenn in diskreten Winkelabstanden A, jedoch
mit unendlich feiner Abtastung in der radialen Abstandskoordinate r, tomographische Daten
genommen werden. Daten, deren Frequenzanteile auflerhalb der Linien liegen, kdnnen nicht
erfasst werden. Auf der rechten Seite ist die reale Messsituation skizziert. Sowohl der Winkel
¢ als auch der radiale Abstand r werden in diskreten, dquidistanten Schritten A¢ und Ar
abgetastet. Das resultierende Abtastmuster im Frequenzraum zeigt eine verringerte Abtast-
dichte bei hohen Frequenzen, die durch die entsprechenden Nyquistfrequenzen w, = w,¥ und
Wy = wzy begrenzt werden. In tomographischen Systemen ist die radiale Intervallgrofie Ar
meist durch den technischen Aufbau vorgegeben. Um dieses Intervall im Sinne der Nyquist-
frequenz auch abbilden zu kdénnen, muss eine Mindestanzahl N, ;.;, von tomographischen
Projektionen iiber 180°, also Aufnahmen aus dquidistant verteilten Winkelschritten Ao,
vorliegen [54]. Ny i ldsst sich wie folgt bestimmen. Der Durchmesser D des Gesichtsfeldes

ist nach Abbildung 3.1:
D = 2 -ry,u- (3.9)

Fiir das radiale (Aw,), tangentiale (Aw;) und angulare (A¢) Abtastintervall gilt:

1
Awy = Q-wr-cos%, (3.11)
T
S (3.12)

Um die mit Ar erreichbare Auflésung zu gewéhrleisten, miissen die Abstdnde der Abtast-
punkte im Frequenzraum in radialer und tangentialer Richtung identisch sein:

Aw, = Awr. (3.13)

Zusitzlich ldsst sich fiir die maximale Ortsfrequenz w, = w,Y folgende Beziehung fiir die
geforderte maximale Abtastfrequenz Awr in tangentialer Richtung ableiten (siehe Abbildung
3.2, rechts):

Awr = Auwy oy (3.14)

= Q-wfy-cosT.

Im Falle kleiner Winkelschritte (cos(A¢/2) ~ A¢/2) ldsst sich nun durch Kombination der
Gleichungen 3.10, 3.13 und 3.14 die Beziehung

2

1 1
- 2. A 1
D it Be (3.15)

¢
&

3

&
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aufstellen und die geforderte Abschitzung fiir die nétige Zahl an Winkelschritten durchfiihren:

D

Na min .
' 2Ar

(3.16)

Wird die Bedingung aus Gleichung 3.16 nicht erfiillt, so treten Artefakte im rekonstruierten
Bild auf. Im Falle einer unzureichenden Zahl von Winkelschritten kann dies in Form von
radialen Streifen (ausgehend vom Zentrum der Bildmatrix) beobachtet werden.

3.1.4 Gefilterte Riickprojektion

Die gefilterte Riickprojektion (engl. filtered backprojection, kurz FBP) stellt die eigentliche
analytische Rekonstruktion dar [6, 48, 72]. Sie beinhaltet eine Ergidnzung zur Inversion der
Radontransformation. Diese Ergdnzung anhand eines Frequenzfilters kann sowohl auf dem
a-priori-Wissen iiber Eigenschaften des Rekonstruktionsproblems als auch auf Bedingungen,
die an das zu rekonstruierenden Bild gestellt werden, basieren. Die generelle Vorgehensweise
hierbei beinhaltet die Multiplikation der Rampe in Gleichung 3.6 mit einer Wichtungsfunktion
im Frequenzraum. Das Resultat ist der Frequenzfilter,

H (w,,w;, [Parameter]) = lwe| - W (w,,w?, [Parameter]) (3.17)
—
Filter Rampe Wichtungsfunktion

der fiir die gefilterte Riickprojektion nach Umformung von Gleichung 3.6 wie folgt zur An-
wendung kommt:

flz,y) = %/ffDl{M(wm @) - H(w,,wy, [Parameter]) } do. (3.18)
0

Dabei werden die zu beriicksichtigenden Ortsfrequenzen auf einen sinnvollen Bereich unter-
halb der Nyquistfrequenz mittels der Abschneidefrequenz w: < w;Y (engl. cutoff frequen-
cy, kurz cutoff) eingeschrankt. Die verwendeten Frequenzfilter sind somit Tiefpassfilter. Die
hauptsichliche Motivation fiir die Verwendung zusétzlicher Filter-Wichtungsfunktionen ist die
Elimination der in den gemessenen Daten enthaltenen - oft sehr hohen - Rauschanteile. Bilder,
die mit der einfachen Riickprojektion wegen eines hohen Rauschanteils nicht interpretierbar
sind, lassen sich durch einen stirkeren Tiefpassfilter in visuell ansprechender und klinisch
befundbarer Form darstellen. Es ist bei Tiefpassfiltern jedoch immer der Verlust an rekon-
struierter Ortsauflésung zu beriicksichtigen. Hierbei h&ufig angewendete Wichtungsfunktionen
sind vor allem die Ramp-Fensterfunktion und die Butterworth-Wichtungsfunktion [48].

e Die Ramp-Fensterfunktion: Eine einfache Fensterfunktion

Walari) = {4 09 5 (3.19)

[09)
[09)

To Yo

P wr

dient zur Einschrdnkung der zu beriicksichtigenden Ortsfrequenzen. Alle Daten, die mit
einer Ortsfrequenz oberhalb der Abschneidefrequenz im fouriertransformierten Mess-
datensatz enthalten sind, werden durch diese Wichtung eliminiert. Meist wird mit der
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Ramp-Rekonstruktion die gefilterte Riickprojektion mittels Rampenfilter bezeichnet,
wenn die Abschneidefrequenz gleich der Nyquistfrequenz gesetzt wird:

wy = w. (3.20)

r r

Dies bewirkt, dass alle abtastbaren aber keine nicht-abtastbaren Ortsfrequenzen in der
Rekonstruktion beriicksichtigt werden. Der vollstdindige Rampenfilter fiir den Finsatz
in Gleichung 3.18 mit einer beliebigen Abschneidefrequenz w{ lautet:

Hp(wrwp) = |w | Wr(wy,wy) (3.21)

{ e 5w < wf

0 o] > wf
e Die Butterworth-Wichtungsfunktion: Durch eine aufwindigere Wichtung der im
Messdatensatz enthaltenen Ortsfrequenzen kann ein - vor allem visuell ansprechenderer
- Kompromiss zwischen Auflésung und Rauschen erreicht und somit die Bildqualitédt fiir
den Betrachter erheblich verbessert werden. Die Butterworth-Wichtungsfunktion [48],

-1
Wy

(2:0rdnung)
) , (3.22)

Wpg(w,,wy, Ordnung) = |14 (

C
wT’

verursacht eine Glattung des Bildes, wobei der Abfall der Wichtungsfunktion zu ho-
hen Frequenzen im Gegensatz zur Rampenfensterfunktion flieBend verlduft. Die Stei-
gung der Wichtungsfunktion wird hierbei durch den Parameter Ordnung gesteuert. Der
vollsténdige Butterworth-Filter fiir den Einsatz in Gleichung 3.18 lautet:

Hp(w,,w;,Ordnung) = |w.|- Wg(w,,wy, Ordnung) (3.23)
(2:Ordnung) -1
= o] |1+ (Z—) . (3.24)

Durch die Verwendung des Rampenfilters mit der Abschneidefrequenz gleich der Nyquistfre-
quenz werden die analytisch beschriebenen Abbildungseigenschaften des Rekonstruktionspro-
blems vollsténdig ausgeniitzt, da keine Glattung des Bildes durch ein Abschneiden messbarer
Ortsfrequenzanteile erfolgt. Die Ramp-Rekonstruktion erfordert jedoch eine hohe Zahl von
gemessenen Koinzidenzen bei der PET bzw. Einzelphotonen bei der SPECT, um die damit
erreichbare hohe Auflésung fehlerfrei abzubilden. Ist dies nicht der Fall, so resultiert der
Rampenfilter in iiberbetonten Kanten im Bild. Diese kénnen derart dominant sein, dass das
rekonstruierte Bild nicht interpretierbar ist. In diesen Féllen wird meist ein glittender Filter
(wie z.B. der Butterworth-Filter) verwendet, um ein visuell ansprechendes und interpretier-
bares Bild mit jedoch reduzierter Ortsauflésung zu erhalten.

3.1.5 Gefaltete Riickprojektion

Die gefaltete Riickprojektion (engl. convolution backprojection, kurz CBP) beinhaltet lediglich
eine Umformung der Gleichung 3.18:

flz,y) = % / ]—'I_DI{M(w,,, $) @ ]—'fDl{H(wr, wy, [Parameter]) } d¢ (3.25)
0
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Abbildung 3.3: Sinogrammbeispiel
Zu Abbildung 3.3: Bild a) Drei quadratische Areale (jeweils 5 x 5 Pixel Ausdehnung) in einer
Bildmatrix aus 128 x 128 Elementen. Es sind fiinf Blickrichtungen auf das Objekt durch
Pfeile gekennzeichnet. Bild b) Sinogramm der Verteilung aus Bild a mit 128 transversen
Elementen (Spalten) und 90 Projektionswinkeln (Zeilen) tiber 180°. Die fiinf markierten

Zeilen stellen die Projektionen des Objekts in den links gekennzeichneten Richtungen dar.

Kis

1 _
= 5 m(w, @) @ Fip{H(w,, wE, [Parameter]) } do.
0
Kommt sie bei der Rekonstruktion zur Anwendung, so miissen die gemessenen Projektionsda-
ten m nicht erst in den Fourierraum transformiert werden. Die Filteroperation erfolgt hierbei

durch eine Faltung im Ortsraum.

3.1.6 Geometrische Umformung zu Parallelprojektionen

Aufgrund der Behandlung der Menge der zueinander parallelen Projektionsdaten im Blickwin-
kel ¢ (siehe Gleichung 3.5) spricht man auch von Parallelprojektionen. Liegen die gemessenen
Daten nicht in dieser Parallelgeometrie vor, so muss eine Umsortierung der Projektionsdaten
(engl. rebinning) erfolgen. Dies ist z.B. bei ringférmigen Positronen-Emissions-Tomographen,
jedoch nicht bei SPECT-Tomographen mit grofiflichigen Detektorplatten und Parallelloch-
Kollimatoren, der Fall. Die Umformung der Daten zum Parallelprojektionsdatensatz erfordert
im einfachsten Fall nur eine Umsortierung. Bei komplizierteren Geometrien und Positionen der
Detektoren wird bei der Umformung auch eine geometrische Interpretation der gemessenen
Daten - z.B. eine Interpolation in r oder ¢ bzw. beiden - nétig. Das Standard-Datenformat
fiir einen in Parallelgeometrie vorliegenden Datensatz ist die Sinogramm-Matrix oder kurz
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das Sinogramm. Eine Zeile des Sinogramms enthélt alle Projektionen zu einem Blickwin-
kelintervall [¢, ¢ + A¢), die Menge aller Zeilen komplettiert das Sinogramm beziiglich aller
Blickwinkel {iber 180° bzw. 360°. Der Wert ¢ + A¢ ist hierbei ausgeschlossen, da er in der
nichsten Zeile enthalten ist. Ein Sinogrammelement wird auch (engl.) bin genannt. Abbildung
3.3 zeigt eine Bildmatrix (links), die in 90 Winkelschritten in ein Parallelsinogramm (rechts)
projiziert wurde.

3.2 Algebraische und statistische tomographische Bildrekon-
struktion

3.2.1 Algebraische Beschreibung des Rekonstruktionsproblems

Die Messung der Projektionsdaten kann auch - wie in Abbildung 3.4 verdeutlicht - im alge-
braischen Sinne betrachtet werden. Hierfiir wird der Messprozess, anstatt durch die Radon-
transformation, nun durch das lineare Gleichungssystem in Gleichung 3.26 beschrieben:

g = Af; hierbei gilt (3.26)
g ¢ R (3.27)
f ¢ R und (3.28)
A ¢ R™. (3.29)

Dabei ist f der (J x 1)-Vektor aller J Bildelemente und g der (I x 1)-Vektor aller I De-
tektorpaare. Gleichung 3.26 wird auch die Vorwirtsprojektion der Verteilung f in den Pro-
jektionsdatensatz g genannt. s ist zu beachten, dass obige Gleichungen nicht zwischen
zwei- und dreidimensionaler Behandlung des Rekonstruktionsproblems unterscheiden. Diese
Unterscheidung beeinflusst lediglich die Zahl der Elemente im Bild- und Detektorzahlenraum,
also die GréBlen J und I. Das Element (7, j) der Abbildungsmatrix A,

a(i,j) = [Al; (3.30)

P (emittiert in j und nachgewiesen in 1),

beschreibt die Wahrscheinlichkeit, dass ein Gammaquantenpaar - emittiert im Bildelement
j € [1,J] nach einem Positronenzerfall - im Detektorpaar ¢ € [1, I] koinzident nachgewiesen
wird. Die Matrix A wird auch Systemmatrix (engl. system matriz) oder Gewichtematrix (engl.
reconstruction weights oder kurz engl. weights) bezeichnet. Meist wird in A vereinfacht der
Emissionsort der Gammaquanten auch als der Ort der Positronenemission betrachtet und die
Positronenreichweite nicht beriicksichtigt. Die Modellierung der statistischen Bedingungen
beim Nachweisprozess in Gleichung 3.26 - das Messen von Gammaquantenpaaren in einem
Detektorpaar ¢ ist ein Z&hlexperiment, also sind die Werte ¢(7) poissonverteilt - fithrte zu der
Entwicklung von statistischen Rekonstruktionsalgorithmen [69]. Diese werden ab Abschnitt
3.2.2 besprochen.

Durch die Beschreibung des Messvorgangs anhand einer Wahrscheinlichkeitsmatrix erklért
sich die Uberlegenheit der algebraischen Rekonstruktionsmethoden gegeniiber der gefilterten
Riickprojektion. Die Elemente der Matrix A kénnen in einer einfachen Form, wie in Abbildung
3.4 dargestellt, aus den Schnittflichen der TORs mit den Pixelkanten analytisch berechnet
werden. Sind ausreichend Abtastpunkte vorhanden, zeigt in diesem Fall die algebraische
Rekonstruktion dhnliche Resultate wie die gefilterte Riickprojektion.
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Abbildung 3.4: Zweidimensionales algebraisches Rekonstruktionsproblem
Zu Abbildung 3.4: Im Pixel j emittierte Quantenpaare werden im Detektorpaar ¢ mit
der Wahrscheinlichkeit a(é, j) nachgewiesen. Die Wahrscheinlichkeit a(Z, j) wird in diesem
einfachen Beispiel proportional zu der Schnittfliche der TOR ¢ mit dem Pixel j definiert.

Es sind aber auch aufwindigere Bestimmungen der Matrixelemente (Nachweiswahrschein-
lichkeiten) moglich. Die Beriicksichtigung von physikalischen Prozessen, definiert durch die
Wechselwirkungsquerschnitte der verwendeten Kristalle fiir Compton- und Photoeffekt, er-
laubt eine genauere Charakterisierung der Nachweiseigenschaften des tomographischen Sys-
tems. Hierbei ldsst sich auch die Abschirmung der Kristalle durch umgebendes Material - wie
z.B. Nachbarkristalle, Photosensoren oder Detektorgehduse - einbeziehen. Auch die bereits
angesprochene Positronenreichweite kann im Prinzip bei der Bestimmung der Matrixele-
mente beriicksichtigt werden. Es lassen sich auch Abweichungen des Detektorsystems von
der optimalen Bauweise (z.B. unterschiedliche Energieauflésungen der Einzeldetektoren oder
Fehler in deren Positionierung) in die Matrix integrieren. Selbst objektabhéngige Faktoren
wie die Schwichung des Quantenflusses durch den Patienten [115] und der Nachweis von
eingestreuten Gammaquanten [27] sind in die Systemmatrix integrierbar. Sie miissen jedoch
fiir jede Messung neu berechnet werden. Darum wird die Systemmatrix meist in system- und
objektabhdngige Anteile faktorisiert.

Die Berechnung der Gewichte unter Beriicksichtigung der physikalischen Effekte geschieht
in der Regel auf analytischem Wege unter vereinfachten Randbedingungen [119, 120, 136], wie
z.B. unter der Annahme, dass eine Gruppe von Matrixelementen anndhernd unter den selben
Bedingungen berechnet werden kann [119, 120], oder dass die Flugbahnen der Gammaquanten
nur in eingeschrinkten Richtungen vorkommen [136]. Beispiele hierfiir werden im Kapitel 7
aufgefiihrt und diskutiert. Die vollstindige, fiir jedes Matrixelement individuell durchgefiihrte
Bestimmung ldsst sich nur durch aufwindige und im Allgemeinen nicht zu realisierende
Messungen oder durch sehr aufwéndige Monte Carlo Simulationen durchfiihren [147].

Die Losung von Gleichung 3.26 stellt die grofie Herausforderung fiir die algebraische und
statistische tomographische Bildrekonstruktion dar. Sind gewisse Bedingungen erfiillt, kann
die exakte und eineindeutige Ldsung durch Matrixinversion gefunden werden:

f = Alg. (3.31)
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Dies fiihrt jedoch nur dann zu der gesuchten Lésung f, wenn A invertierbar ist. Bedingungen
fiir die Invertierbarkeit der Matrix A sind [92, 117]:

e A ist quadratisch und

e A ist nicht singuldr oder anndhernd singuldr. Singuldre, bzw. anndhernd singuldre
Matrizen kénnen wie folgt charakterisiert werden.

— A ist singuldr, wenn ihre Determinante |A| = 0. Die Singularitit besagt, dass
das lineare Gleichungssystem unterbestimmt ist. Singuldre Matrizen werden auch
entartet genannt, wobei zwei Entartungen (engl. degeneracy) unterschieden werden.

a) Zeilen-Entartung (engl. row-degeneracy): Mindestens eine Zeile von A ist eine
Linearkombination der restlichen Zeilen.

b) Spalten-Entartung (engl. column-degeneracy): Mindestens eine Spalte von A
ist eine Linearkombination der restlichen Spalten.

— A ist ann&hernd singuldr, wenn |A| & 0. Dieser Fall tritt ein, wenn einige Zeilen
oder Spalten derart dhnlich sind, dass innerhalb der Rechengenauigkeit des Systems
der Unterschied verschwindet und somit eine Entartung vorliegt.

Im Allgemeinen ist die Gewichtematrix zur Beschreibung eines tomographischen Systems
anndhernd singuldr. Typische PET Geréte liefern Sinogramme mit 256 transversalen lemen-
ten in 192 Blickrichtungen (/ = 256 - 192 = 49152). Besteht die damit zu rekonstruierende
Bildmatrix aus 256x256 Elementen (J &~ 7 - 1282 = 51471), ist das System unterbesetzt.
A hitte fiir diesen zweidimensionalen Fall ungefihr 2,5 - 10° Elemente. Zur Bestimmung
einer Losung fiir Gleichung 3.26 wird deshalb auf einen Trick zuriickgegriffen. Anstatt der
unbestimmbaren L&sung durch Matrixinversion wird durch iteratives Verbessern eines Start-
vektors fO derjenige Vektor f* gesucht, der einer Lésung moglichst nahe kommt. Die damit
zusammenhidngende Problematik wird in den folgenden Abschnitten diskutiert. Eine weitere
Méglichkeit die Singularitédt des linearen Gleichungssystems aufzuheben ist die Zerlegung der
Systemmatrix in nicht-singuldre Teile mit Hilfe der (engl.) singular-value decomposition (kurz

SVD) [117][106, Abschnitt 14.4][135].

3.2.2 Statistisches Modell und Schatzfunktion

Die iterative Suche nach einer hinreichend guten Losung f* von Gleichung 3.26 auf Seite 35
erfolgt in statistischen Methoden durch Betrachtungen des zugrundeliegenden statistischen
Modells. Das rekonstruierte Bild f* ist die zu bestimmende Niherung fiir die untersuchte
Verteilung A. Der Messdatensatz g ist wiederum die einzige bekannte Information {iber die
Verteilung A. Das Bild f* ldsst sich somit als Stichprobe der Grundgesamtheit A bzw. deren
Représentation durch g betrachten. Fiir ein statistisches Modell gibt es eine Schitzfunktion
®, mit der die Ubereinstimmung der Stichprobe ¥ mit der Grundgesamtheit g ermittelt
werden kann [19]. Das Ermitteln der besten Losung £* erfolgt durch das Suchen eines globalen
Extremwertes der Schitzfunktion. An dieser Stelle muss darauf hingewiesen werden, dass in
dieser Arbeit die in der PET gebriduchlichen Methoden und Programme zusammen mit der
darin verwendeten Nomenklatur eingesetzt wurden. Das Verwenden anderer Methoden bzw.
Programme, wie z.B. MINUIT (CERN, Schweiz) [58] zum Minimieren einer Multiparameter-
Funktion, wire jedoch auch moglich gewesen. Allgemein wird zum iterativen Verbessern der
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Schiitzfunktion eine Korrektur fiir das Bild f¥ ermittelt. Man erhilt nach Bildmodifikation
ein verbessertes Resultat fA+1:

< wenn min

k k+1, k+1pk+1 > k ek

ff — {f ; O g, A) { > wenn maz }(I> (f 7g,A)}. (3.32)
Hierbei gilt der obere Pfad (<) fiir Schitzfunktionen, die zu minimieren sind. Der untere Pfad
gilt fiir den Fall, dass ein globales Maximum der Schétzfunktion gesucht werden soll. Um die-
sen Vergleich durchfiihren zu kénnen, wird aus dem aktuellen Bild f* ein Projektionsdatensatz
g" durch die Vorwirtsprojektion

gt = Af* (3.33)

erstellt. Dieser kann nun anhand der Schitzfunktion mit den gemessenen Daten g auf Uber-
einstimmung iiberpriift werden.

Algorithmen zur statistischen iterativen Rekonstruktion basieren auf der genauen Be-
schreibung des Messprozesses. Die Messung des Quantenflusses durch ein Detektorpaar kann
als Zihlexperiment behandelt und die Zahl aller gemessenen Koinzidenzen - bestehend aus
wahren und zufélligen Koinzidenzen - als poissonverteilte Variable betrachtet werden. Dies
gilt auch fiir die gemessenen zufilligen Koinzidenzen n, jedoch nicht fiir die durch Subtraktion
daraus abgeschitzte Zahl der wahren Koinzidenzen:

Alle gemessenen Zufillige Wahre
Koinzidenzen —  Koinzidenzen = Koinzidenzen (3.34)
(TOTALS) (RANDOMS) (TRUES)
N————
poissonverteilt poissonverteilt nicht poissonverteilt

Es existieren deshalb drei Klassen von Algorithmen.

1) Die Messwerte werden als ungestorte Poissonvariablen behandelt:
Die unverarbeiteten Daten aus einem Zihlexperiment haben den Mittelwert ¢g(¢) und
die Varianz o%(i) = ¢(i). Daraus ergibt sich die (engl.) likelihood Schitzfunktion £ bzw.
deren logarithmische Version, die (engl.) log-likelihood Schatzfunktion L,

g = POISSON {A)}, (3.35)
c? = g, und (3.36)
B(FF) = L1, {f"} (3.37)
I
= Y~ [9i)-1og (") - 3"

Das Suchen einer guten Lésung des Rekonstruktionsproblems ist gleichzusetzen mit dem
Maximieren der likelihood oder log-likelihood Schitzfunktion. Deshalb wird diese Klasse
von Algorithmen auch (engl.) mazimum-likelihood (kurz ML) Algorithmen genannt.

2)  Die Messwerte werden als gestérte Poissonvariablen behandelt:
Mit der (engl.) shifted-poisson Methode wird diese Stérung jedoch beriicksichtigt, um
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weiterhin das Poissonmodell verwenden zu kénnen [153, 152, 94, 120]:

g+2-n = POISSON {AX+2-n}, (3.38)
0 = g+2-n,und (3.39)
o(FF) = Lo ery (3.40)

= > (@) + 2 () -log () + 2-n(0)) = () +2-n())] -

=1

Gleichung 3.39 zeigt, dass hierbei Mittelwert g und Varianz o2 nicht mehr identisch
sind und somit keine Poissonverteilung vorliegt. Es hat sich fiir diese Klasse keine eigene
Bezeichnung etabliert. Diese, die shifted log-likelihood Schitzfunktion maximierenden,
Algorithmen werden weiterhin als mazimum-likelihood (ML) Algorithmen bezeichnet.

3)  Die Messwerte werden als gaufverteilte Variablen betrachtet:
J.A. Fessler [31] fand eine bessere Ubereinstimmung der resultierenden wahren Ko-
inzidenzen mit einer Gaufverteilung. Bei der (engl.) least-squares (kurz LS) Methode
dient als Schitzfunktion die y?-Funktion (Funktion der quadratischen Abweichung oder
Gaufisches Fehlerintegral) [64]. Um eine Beriicksichtigung der Varianzen in den gemes-
senen Daten zu ermdéglichen, wurde daraus die data-weighted least-squares oder weighted
least-squares (kurz WLS) Methode entwickelt [3, 31, 34, 35, 141]. Die ungewichtete LS
Methode wird deshalb auch mit unweighted least-squares (kurz ULS) bezeichnet [152]:

g = Normalverteilung {AX, o}, (3.41)
o?(i) = max{g({)+2-7(i),0%;,}, und (3.42)

{ 2
Puslth) = 537 (30 - 9(0) b (3.43)

dunst®) = 1[0 - 0) - ] (3.44)

Die zufilligen Koinzidenzen n liegen oftmals nicht als Datensatz vor sondern werden
z.B. aus den Einzelzdhlraten gemifi Gleichung 2.11 mit n abgeschétzt. Fiir die zu
verwendende Varianz wird im Allgemeinen ein Minimalwert o2 . gefordert.

Detaillierte Angaben zu den Schitzfunktionen und ihren Anwendungen werden insbesondere
im Abschnitt 3.2.6 diskutiert. Forderungen bei der Wahl der Schitzfunktion sind u.a Diffe-
renzierbarkeit und Monotonie. Beide spielen eine tragende Rolle bei der Entscheidung, wie
das bestehende Bild in jedem Iterationsschritt zu modifizieren ist um eine bessere Lésung zu
erhalten.

3.2.3 Regulierung

Die anndhernde Singularitdt der meisten Rekonstruktionsprobleme resultiert in instabilen
Rekonstruktionsalgorithmen. Weiterhin erfordert die Konvergenz des rekonstruierten Bildes
zu der optimalen Losung oft eine grofle Zahl von Iterationen. Um beide Probleme einzugren-
zen, kann eine Mafinahme - die Regulierung [33, 36, 47, 74][106, Abschnitt 14.4] - eingefiihrt
werden, die das Konvergenzverhalten der Rekonstruktionsalgorithmen beschleunigt und deren
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Stabilitdt erhoht. Man unterscheidet deshalb regulierende und nicht regulierende statistische
Algorithmen. Die Regulierung erfolgt im Allgemeinen durch eine Modifikation der Schitz-
funktion,

O(fF) — o(fF) -3 U, (3.45)

wobei der EFinfluss der Regulierungsfunktion U/ durch den Faktor 5 gesteuert wird. Die
Regulierungsfunktion kann z.B. eine Glattung des Bildes bewirken, mit £ ldsst sich in die-
sem Fall die erwiinschte Ortsauflésung im rekonstruierten Bild vom Benutzer einstellen. Die
Regulierungsfunktion kann aber auch die Verwendung von vor der Rekonstruktion bekannten
(a-priori) Informationen, wie Transmissions- oder Kernspinmessungen, enthalten.

3.2.4 Modifikationsentscheidung

Hat man sich auf ein statistisches Modell - und somit auf eine Schitzfunktion - festgelegt,
stellt sich nun das Problem, wie ein Bild zu verdndern ist, um ein besseres Resultat zu
erhalten [48, 61]. Durch das Modell ist eine Vorschrift zur Verbesserung implizit gegeben: Es
muss ein globaler Extremwert der Schitzfunktion erreicht werden. Bei einigen Algorithmen,
je nach dem zugrundeliegenden statistischen Modell, kann eine Stetigkeit der Schitzfunktion
bewiesen werden und auf die aufwindige Suche nach der Modifikationsrichtung verzichtet
werden. Ist dies jedoch nicht der Fall, oder soll eine beschleunigte Verbesserung zur Erh6hung
der Konvergenzgeschwindigkeit erreicht werden, so ldsst sich durch Analyse des Gradienten
der Schitzfunktion eine Richtung Ay,

Ay ~ {;}vqﬂ“, (3.46)

fiir die Veranderung der Bilddaten f* berechnen. In Analogie zur Gleichung 3.32 sind wieder
zwei mogliche Wege angegeben. Der obere (-) wird fiir zu minimierende Schitzfunktionen
angewendet und wird (engl.) steepest descent [8, 117] genannt. Der untere Weg dient zur Ma-
ximierung der Schétzfunktion, er wird mit (engl.) steepest ascent bezeichnet. Der resultierende
Modifikationsschritt des expectation-mazimization (kurz EM) Algorithmus [69, 64],

il — g Ay, (3.47)

kann nun ausgefiihrt werden, wobei die Schrittweite o anhand der Beziehung

0 gkt _
G =0 (3.48)

fiir jedes Bildelement j individuell zu ermitteln ist. Damit die Vorbedingung, dass ein Bild-
element keinen negativen Wert erhalten darf (engl. nonnegativity constraint),

G >0, (3.49)

erfiillt ist, wird folgende Mafinahme ergriffen: Wiirde das Element 7 nach Modifikation einen
negativen Wert erhalten,

i) +ak- (A < 0, (3.50)
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1) Das aktuelle Bild £* wird vollstindig fiir alle Strahlen 7 in den Datensatz g* projiziert.
Dazu werden folgende I Summen {iber jeweils J Elemente berechnet:

@) = Za(i,j) R Vier.

2) Aus dem aktuellen Projektionsdatensatz g* wird unter Vergleich mit dem gemessenen
Datensatz g eine gewichtete Korrektur fiir jedes Bildelement berechnet:

FG) =Y a2 v,

: g

i=1
3) Jedes Bildelement j wird mit dem entsprechenden Korrekturwert modifiziert:

PG = o{FG), 1))

4) Falls das Konvergenzkriterium erfiillt ist, wird hier abgebrochen. Sonst wird der
Tterationsindex um eins erhdht (K — k + 1) und die néchste Tteration in Schritt 1
gestartet.

Ablaufkasten 3.1: Iterative bildweise Bildmodifikation.

so wird ay, fiir dieses Element gleich Null gesetzt (f*1(j) = f*(j)). Dieser Vorgang wird als
die (engl.) bent linesearch Methode [64] bezeichnet.

Eine weitere, hdufig verwendete Methode zur Richtungsbestimmung ist die Methode der
konjugierten Gradienten (engl. conjugate gradient) [48, 117]. Hierbei wird Aj entlang des
Gradienten der Schitzfunktion, jedoch orthogonal zu der letzten Modifikationsrichtung Ag_q,
gewdhlt. Gegeniiber der Gradientenmethode weist diese Methode eine erheblich hhere Kon-
vergenzgeschwindigkeit auf. Die hier erwdhnten Modifikationswege stellen die Bedingungen
an die Schétzfunktion nach Differenzierbarkeit und Monotonie. Ist die Schitzfunktion nicht
streng monoton steigend oder fallend, so kann durch den Algorithmus zwar ein lokales Maxi-
mum bzw. Minimum gefunden werden, der global beste Wert kann jedoch nicht mehr erreicht
werden. In diesem Zusammenhang haben sich auf dem Gebiet der iterativen Rekonstruktion
die Schlagworter konkave bzw. konvexe Schitzfunktion etabliert [117]. Die Suche nach ei-
nem Extremwert in einer konkaven oder konvexen Schitzfunktion wird immer den globalen
Extremwert finden.

3.2.5 Modifikationsdurchfiihrung

Die eigentliche Verdnderung des rekonstruierten Bildes innerhalb eines Iterationsschritts kann
auf unterschiedlichen Wegen durchgefiihrt werden. Diese Wege beeinflussen das Konvergenz-
verhalten und die Empfindlichkeit gegeniiber Rauschen erheblich. Es sei O{c(j), f(j)} ein
Korrekturoperator, der den Wert f(j) des Bildelements j anhand eines Korrekturwertes ¢(j)
modifiziert. Die Berechnung des Korrekturwertes und die Art der Modifikationsdurchfithrung
ist durch den verwendeten Rekonstruktionsalgorithmus definiert (statistisches Modell und
Modifikationsweg). Im Folgenden werden die drei hauptsichlichen Modifikationsstrategien
anhand eines einfach zu berechnenden Korrekturterms ¢(j) vorgestellt.
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1) Es wird ein neuer Pixelindex j' definiert und mit 5/ = 1 auf das erste Element in der
Bildmatrix verwiesen.

2) Das aktuelle bzw. zuletzt modifizierte Bild f* wird nur fiir jene Strahlen

e {I'(j); al@, i) #0)}

in den Datensatz gF projiziert, die den Pixel j' schneiden, also mit j' ein von Null
verschiedenes Gewicht aufweisen. Es miissen folgende I’ Strahlsummen tiber jeweils
alle J Bildelemente berechnet werden:

@) = Y alig)- 1) 5 Vier.

j=1
3) Berechnung des Korrekturwertes nur fiir den Pixel j':
koot sy 90)
(J) = a(j',¥') =
; gr (i)

4) AusschlieBlich das Bildelement j wird modifiziert:
A = oG, 1N

5) Es wird mit j/ — 7/ + 1 in Schritt 2 fortgefahren. Es ist zu beachten, dass fiir alle
Durchgange j' > 1 ein bereits modifiziertes Bild zur Berechnung der Korrekturwerte
verwendet wird, was zu einer beschleunigten Konvergenz fiihrt.

6) Sind alle Bildelemente abgearbeitet (also j/ = J), wird mit

fk-l—l — fk

das aktuelle Bild als Resultat dieser Iteration gesetzt. Falls das Konvergenzkriterium
erfiillt 1st, wird hier abgebrochen. Sonst wird der Iterationsindex um eins erhoht,
k — k4 1, und die néchste Iteration in Schritt 1 gestartet.

Ablaufkasten 3.2: Iterative punktweise Bildmodifikation.

3.2.5.1 Bildweise Modifikation (engl. tmagewise tmage update)

Es wird aus dem aktuellen Bild fiir jedes Bildelement eine Korrektur ermittelt. Nach gleichzei-
tiger Korrektur aller Pixel erhédlt man das Resultat dieser Iteration. Fine genauere Darlegung
der bildweisen Bildmodifikation ist im Ablaufkasten 3.1 zu finden. In einer Iteration werden
lediglich 7 Summen {iber jeweils J Elemente berechnet. Dazu kommen noch die J Berechnun-
gen der Korrekturwerte und deren Anwendung auf das aktuelle Bild. Eine einzelne Iteration
erfordert deshalb relativ wenig Rechenaufwand. Dieses Verfahren ist stabil gegen statistisches
Rauschen, da alle verfiigharen Daten fiir die Korrektur verwendet werden, also Summen
tiber eine grofle Zahl von Elementen gebildet werden. Es konvergiert jedoch nur langsam, da
eine Momentaufnahme des Bildes zur Korrektur aller Bildelemente verwendet wird. Es muss
eine hohe Zahl an Iterationen durchgefiihrt werden. Weiterhin ist eine Uberkorrektur von
Iteration zu Iteration festzustellen [61], da alle im momentanen Bild vorhandenen Fehler in
die Korrektur aller Bildelemente eingehen. Vertreter dieser Methode sind die (engl.) iterative
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1) Es wird einer neuer Projektionsindex i’ definiert und mit dem Wert ¢ = 1 auf das
erste Element des Projektionsdatensatzes verwiesen.

2) Das aktuelle bzw. zuletzt modifizierte Bild wird nur in den Strahlengang ', d.h. fiir
die Bildelemente

ioe )5 el i) #0)}

projiziert. Es muss nur folgende Summe iiber J’ Elemente berechnet werden:

Py = D ald i) A,

j/eJ/
3) Die Korrekturwerte werden nur fiir die Bildelemente j/ € J’ berechnet:
kot ,ay 9(7)
FGY = ali ) s Vs -
( ) ( )g’“ (Z/) Jredr(i')

4) Ausschlielich die Bildelemente j* € J'(¢') werden modifiziert:
AN = Ot G 5 Yarinaran.

5) Nach Erhohen des Projektionsindex (¢ — i’ 4+ 1) wird Schritt 2 gestartet (falls ¢/ < T).
Es ist zu beachten, dass ab jetzt ein bereits modifiziertes Bild zur Berechnung der
Korrekturwerte verwendet wird.

6) Sind alle Strahlengénge abgearbeitet (also ¢ = I), wird das aktuelle Bild mit
fk-l—l — fk
als Resultat dieser Iteration gesetzt. Falls das Konvergenzkriterium erfiillt ist, wird

hier abgebrochen. Sonst wird Iterationsindex um eins erhéht, & — &k + 1, und die
néchste Iteration in Schritt 1 gestartet.

Ablaufkasten 3.3: Iterative projektionsweise Bildmodifikation.

least-squares (kurz 1LST) [40] und der weiterhin stark verbreitete, 1982 von Shepp und Vardi
[138] entwickelte, (engl.) expectation-mazimization (kurz EM) Algorithmus.

3.2.5.2 Punktweise Modifikation (engl. pizelwise image update)

Aus dem aktuellen Bild wird eine Korrektur fiir ein einzelnes Bildelement berechnet. Nachdem
dieser korrigiert wurde, wird aus dem verdnderten Bild der Korrekturwert fiir das nichsten
Bildelement ermittelt und dieser korrigiert. Eine einzelne Iteration ist abgeschlossen, wenn
jedes Bildelement modifiziert wurde. Die punktweise Bildmodifikation [130] ist detailliert im
Ablaufkasten 3.2 beschrieben. Diese Methode hat wie die oben beschriebene bildweise Mo-
difikation ein schlechtes Konvergenzverhalten und erfordert einen hohen Rechenaufwand, da
viele Vorwértsprojektions-Schritte durchzufiihren sind (Ablaufkasten 3.2, Punkt 2). Sie weist
ebenfalls eine gute Stabilitit gegeniiber statistischen Rauschen auf. Die Uberkompensation
zwischen den Iterationsschritten ist gegeniiber der bildweisen Modifikation reduziert [61],
da fiir die Modifikation der Bildelemente bereits die im selben Iterationsschritt korrigierten
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Bildelemente verwendet werden. Vertreter dieser Methode ist z.B. die von Gilbert 1972
vorgestellte SIRT-Methode [39] (engl. simultaneous iterative reconstruction technique).

3.2.5.3 Projektionsweise Modifikation (engl. projectionwise image update)

Ausgehend von einem einzelnen Element i’ des gemessenen Datensatzes werden Korrek-
turwerte fiir jene Pixel j’ berechnet, die von diesem Messelement beeinflusst werden, d.h.
fiir die das Matrixelement a(i’,j') von Null verschieden ist. Nach Korrektur dieser Pixel
wird das modifizierte Bild fiir eine Korrektur ausgehend von dem n#chsten Messelement
verwendet. Der Ablaufkasten 3.3 fasst die Schritte bei der projektionsweisen Bildmodifikation
zusammen. Die projektionsweise Bildmodifikation erfordert einen geringeren Rechenaufwand
als die punktweise Bildmodifikation, da fiir jeden Teilschritt nur eine einzige Strahlsumme zu
berechnen ist. s tritt keine wiederholte Berechnung der bereits ermittelten Strahlsummen
auf. Da eine grofie Zahl der Bildelemente wihrend einer Iteration mehrfach modifiziert werden,
weist diese Methode eine hohe Konvergenz, vor allem innerhalb der ersten Iterationen auf. Die
projektionsweise Modifikation ist jedoch empfindlich gegen statistisches Rauschen, da jeder
Korrekturwert nur aus einem einzigen Messwert berechnet wird. Vertreter dieser Methode
ist die ART (engl. algebraic reconstruction technique) von Gordon et al. [41] sowie deren
zahlreiche Variationen [2, 43, 97].

3.2.6 Algebraische und statistische Rekonstruktionsalgorithmen

Fiir die folgenden Beziehungen wird eine vereinfachende Schreibweise (siehe Anhang A auf
Seite 159) fiir die komponentenweise Multiplikation bzw. Division zweier Vektoren a und b
(hier als Beispiel im R®) anhand zweier neu einzufiihrender Operatoren verwendet:

ay - bl a al/bl
aGb=1| a by und  —=| ay/by |. (3.51)
b
as 'b3 a3/b3

3.2.6.1 ART: Die ,,Algebraic Reconstruction Technique*

Innerhalb dieses Kapitels wurden mehrere Moglichkeiten der Bildmodifikation anhand einer
vereinfachten Berechnung des Korrekturwertes ¢(j) dargelegt. Die algebraic reconstruction
technique (kurz ART) [41] verwendete in ihrer urspriinglichen Form dieses einfache Modell.
Der Modifikationsschritt bei der multiplikativen ART,

) ) . gt )

Gy = G- (a(z,y)ﬁ) p Viel, (3.52)
vollzieht nacheinander die projektionsweise Bildmodifikation fiir alle Proxel ¢ € [1, I]. Hierbei
ist

) = a(%])m (3.53)

der Korrekturwert, berechnet fiir den Proxel ¢ und angewendet durch den multiplikativen
Korrekturoperator

O (4), fF()}Y = 150G) - () (3.54)
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Das Gewicht a(7,j) im Korrekturterm garantiert, dass nur jene Daten verwendet werden,
die fiir den aktuell zu modifizierenden Pixel 7 und den Proxel ¢ ein von Null verschiedenes
Gewicht aufweisen.

3.2.6.2 MLEM: Die ,,Maximum-Likelihood Expectation-Maximization* Rekon-
struktion

Die MLEM-Rekonstruktionsalgorithmen [69, 138] setzten poissonverteilte Messdaten g vor-
aus. Daraus wird in mehreren Iterationen k € [1, K] das beste Bild f* bei gegebenem Mess-
datensatz g anhand der Likelihood-Schitzfunktion ermittelt [74]:

I ik (i 9(7)
Litky = He—ﬁ’“(i)-%. (3.55)

Hierbei wurde zur iibersichtlicheren Darstellung nach Gleichung 3.33 g* = Af* eingesetzt.
Zur Berechnung der Modifikationsrichtung, falls diese zur Beschleunigung der Konvergenz
bestimmt werden soll, wird die Differenzierte der Schitzfunktion bendtigt. Da sich die Like-
lihood-Schitzfunktion jedoch nur schwer differenzieren ldsst, wird ihr natiirlicher Logarithmus

gebildet (engl. log-likelihood),

I
Lupif'h = g log (i) — 9(1), (3.56)

und dieser anschlieffend differenziert:

0 (Liog {/*(1)}) RSN IORUGY)
, = —1+> . (3.57)
o) =S PG - ati )

Gleichung 3.56 stellt sich fiir die shifted-poisson Rekonstruktion unter Beriicksichtigung der
bereits subtrahierten zufélligen Koinzidenzen n bzw. deren Varianz (siehe Gleichung 3.39)
wie folgt dar [153, 74]:

1

LmIeeRy = N (g(6) + 2 n(i) log (§() +2 - n(i)) — (§()) + 2 n(i)).  (3.58)

=1

Die MLEM gehort zur Gruppe der bildweise modifizierenden Algorithmen. Die Modifikati-
onsvorschrift lautet fiir das Bildelement j

Bl ks g(7) - a(i, j)
TG FEG) - E“a” Z T @) 00 (3.59)

bzw. in Vektornotation fiir das gesamte Bild

41— fFobo (AT (Agfk)) (3.60)

Hierbei ist der Normierungsvektor b definiert durch

b = 1 = L. (3.61)
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Prinzipiell kann gezeigt werden, dass die Schétzfunktion aus Gleichung 3.55 bzw. deren
logarithmische Form (3.56) konkav ist und die Modifikationsvorschrift aus Gleichung 3.59
streng konvergent das Maximum der Schétzfunktion anstrebt. Jedoch ist der MLEM instabil
bei Messdaten mit hohem Rauschanteil. Weiterhin beriicksichtigt er nicht die Natur der
meisten klinischen PET Daten, die aus der Menge aller Koinzidenzen abziiglich der Zahl
der zufélligen Koinzidenzen bestehen. Da die resultierenden Daten wie bereits angesprochen
nicht mehr poissonverteilt sind, wird oft die (engl.) shifted-poisson Methode verwendet.

3.2.6.3 OSEM: Die ,,Ordered-Subsets Expectation-Maximization“ Rekonstruk-
tion

Der OSEM ist eine Weiterentwicklung des MLEM Algorithmus. Um die dem MLEM zugrun-
deliegende bildweise Modifikation und deren schlechte Konvergenz zu umgehen, werden die
Eingabedaten g in m € [1, M] Untergruppen Sy, so genannte (engl.) subsets, mit den Projek-
tionselementen ¢ € .S, unterteilt. Hierbei ist entscheidend, dass diese Aufteilung gleichmé&fig
vorgenommen wird, also die Matrix A in symmetrische Submatrizen A, zerlegt werden kann.
Diese Forderung wird (engl.) subset balance genannt [139]. In einer Untergruppenmatrix
A, sind nur jene Elemente ungleich Null, die die in der Untergruppe m vorkommenden
Projektionselemente ¢ € S5, enthalten. Die Modifikation eines Bildelements anhand der
Untergruppe m lautet somit:

ko k(o 1 ‘ g(i) - a(i, j)
G = ffO) S ) Ezs;n ST @) ) (3.62)

Dies ldsst sich fiir das gesamte Bild in Vektornotation wie folgt formulieren:

t° o ffob, o (Ag (%)) . (3.63)

Fiir den subset-abhidngigen Normierungsvektor b, gilt:

b, = -1 = L - L . 64
T T (s  men {AEDAD (3.64)

Wurde diese Modifikation fiir alle Untergruppen durchgefiihrt, ist das Resultat der aktuellen
Iteration erreicht,

AR (3.65)

und es kann mit der ndchsten Iteration (kK — k 4 1) fortgefahren werden. Die Aufteilung
in Untergruppen wird meist innerhalb der Menge aller Projektionswinkel vorgenommen. Der
Messdatensatz g wird in M Subsets aufgeteilt, so dass fiir den Projektionswinkel ¢,, der
zugelassenen Elemente der Untergruppe m gilt:

(m—l)-<1i20> §¢m<m-<1i2°>. (3.66)
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1)

Die Rekonstruktion wird mit & = 0 initialisiert durch eine gefilterte Riickprojektion
des Startbildes £ und dem erstmaligen Festlegen des Hilfsvektors r:

f'=FBP{g} und r=g— Af°
Es wird ein Hilfsbild £#¢ mit dem zuletzt rekonstruierten Bild belegt: £o/t = f*.
Fiir alle Bildelemente j werden folgende Modifikationsschritte durchgefiihrt:

a)  Zur iibersichtlicheren Darstellung werden folgende Hilfsgrofien definiert:

a; = a(*’j)
s = a]TE_laj
d(j) = sG)+8- . w(il)

lEN;

b)  Der modifizierte Wert des Bildelements j wird anhand der PWLS-ICD-Bezie-
hung bestimmt,
. 1 _ N palt -
) = g (a7 S a) G 4R ),

c)  und der Pixelwert f*(j) mittels des Uberrelaxationsparameters w modifiziert.
Weiterhin wird der Hilfsvektor r entsprechend dem verdndertem Bild alterniert.

FG) = max {0, (L—w) - U 0) +w - 1)}
v ortay - [110) - 10)]
d)  Es wird mit dem néchsten Bildelement (j — j+1) in Teilschritt 3a fortgefahren.
Sind alle Bildelemente abgearbeitet, wird das aktuelle Bild mit
fk-l—l

= fk

als Resultat dieser Iteration gesetzt und nach Erhohen des Iterationsindex, & — k+1,
mit der néchsten Iteration in Schritt 2 gestartet.

Ablaufkasten 3.4: Funktionsweise der PWLS-ICD(+SOR) Rekonstruktion.

3.2.6.4 PWLS: Die ,,Penalized-Weighted Least-Squares* Rekonstruktion

Die Familie der Least-Squares-Algorithmen beruht auf der Behandlung der gemessenen Daten
g als gauBlverteilte Messgroflen. Zu deren vollstindigen Beschreibung ist das Ermitteln der
Varianz jedes Elements g(¢) n6tig. Aufgrund fehlender weiterer Informationen wird die Varianz
0?(i) eines Messelements ¢(i) unter Verwendung der abgeschitzten zufilligen Koinzidenzen

n und einem Minimalwert o

2

i MIE

o?(i) = max{g(i)+2-7(i),05;,} (3.67)
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1) Die Rekonstruktion wird mit & = 0 initialisiert und das Startbild £° z.B. durch eine
gefilterte Riickprojektion gebildet:

£° = FBP{g}

2) Aus dem aktuellen Bild wird der Gradient der Schatzfunktion ermittelt

~VTe(f*) = ATz 'g— (ATA+8-C'D{w}C) "

und folgende Hilfsgroflen - basierend auf der Vorbedingung (engl. precondition) M -
angelegt:

vyt o= —vTie)

o= Myt

0 ,fir k=0
= k_ k=1 ,k .
Tk e e fiir k> 0

3) Der Richtungsvektor d* fiir die Modifikation wird aus dem, durch die Vorbedingung
M modifizierten, Gradienten der Schitzfunktion des aktuellen Bildes senkrecht zu
dem zuletzt angewendeten Modifikationsvektor d*~1 definiert:

dk — Zk +7k 'dk_l.

4) Die Schrittweite bei der Modifikation wird aus folgender Beziehung zur Minimierung
der Schitzfunktion ermittelt

T argmin{q)(fk+ak~dk)}

5) Das Bild wird mit der gefundenen Schrittweite in Richtung des Modifikationsvektors
verdndert:

fk-l—l — fk + oy - dk

6) Nach Erhohen des Iterationsindex, & — &k + 1 wird mit der n&chsten Iteration in
Schritt 2 gestartet.

Ablaufkasten 3.5: Funktionsweise der PWLS-PCG Rekonstruktion fiir quadratische Straffunk-
tionen.

angendhert [3, 31] und daraus die I x [ Diagonal-Varianzmatrix 3 und die korrespondierende
Kovarianzmatrix X1 gebildet:

3 =D{c*({)} und Z7'=D; {02#(1)} : (3.68)

Mit der Kovarianzmatrix ldsst sich die (engl.) weighted least-squares Schitzfunktion [3]
T
o(f) = (g-Af) =71 (g- Af)

aufbauen. Das Konvergenzverhalten des auf dieser Schéatzfunktion basierenden Rekonstrukti-
onsalgorithmus wird wie in Abschnitt 3.2.3 angesprochen durch Verwenden der Regulierungs-



3.2 Algebraische und statistische tomographische Bildrekonstruktion 49

oder Straffunktion (engl. penalty) [36],
R{EY = Y ([CF— ). (3.69)
lel

in einer modifizierten Schétzfunktion verbessert. In den in dieser Arbeit verwendeten Algorith-
men ist 1;(t) [35, 34] die quadratische, zweifach differenzierbare, symmetrische und konvexe
Straffunktion
1
wt) = 5w t2, (3.70)
)

wobei sich aus Gleichung 3.69 (mit ¢ = Cf — ¢) mit second-order neighbouring (L = 4.J) die
Matrix

-1 1 0 0 --- 0
0 -1 1 0 0

Cc = Do T D e ) (3.71)
. .
0 0 -1 1

ergibt. Der Strafterm R{f} fiihrt hierbei eine Glittung des Bildes f iiber - in diesem Fall -
vier Nachbarpixel durch. Die resultierende penalized weighted least squares (PWLS) Schitz-
funktion fiir das rekonstruierte Bild f* bei gegebenem Messdatensatz g lautet:

B(FF) = (g - Afk)T »-1 (g - Afk) + 8- R{EH).

Mit dem Parameter 5 kann der Einfluss des Strafterms gesteuert werden. Fin stidrkerer Ein-
fluss verursacht eine stirkere Gléttung des Bildes, reduziert also das Rauschen im Bild. Jedoch
muss dabei eine verschlechterte rekonstruierte Ortsauflosung in Kauf genommen werden. In
der Regel wird S fiir jedes Messprotokoll - abhdngig von der Messdauer, der applizierten
Aktivitit und der gewiinschten Ortsauflésung - unter Absprache mit den Arzten festgelegt.

Es gibt eine Vielzahl von unterschiedlichen Implementierungen der PWLS Methode. Ab-
laufkasten 3.4 zeigt den Ablauf der (engl.) iterative coordinate descent (kurz ICD) Modifi-
kationsmethode, bei der die Bildelemente sequentiell modifiziert werden. Aufgrund der Ver-
wendung des Relaxationsparameters w wird dieser Methode der Beiname (engl.) successive
overrelazation (kurz SOR) gegeben, die vollstindige Bezeichnung dieser Rekonstruktion lautet
PWLS-ICD(+SOR) [31]. In dieser Arbeit wurde der PWLS-Algorithmus mit einer (engl.) pre-
conditioned conjugate gradient (kurz PCG) Bildmodifikation mittels der J x .J Diagonalmatrix

1
M(f%) = D{i} 3.72
= Py 57
als Vorbedingung (precondition) angewendet, wobei die Hessematrix H die Elemente der
zweiten Ableitungen der Schitzfunktion,

H(f") = ATS'A+3.CTD {@Z(f’“)} C, (3.73)
enthielt. Diese Wahl wurde wegen der guten Konvergenzeigenschaften der PWLS-PCG bei

gleichzeitig reduziertem Rechenaufwand getroffen. Die Abl&ufe bei der PWLS-PCG Bildre-
konstruktion [35] sind in Ablaufkasten 3.5 aufgefiihrt.
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3.3 Vergleich der analytischen und statistischen Rekonstruk-
tion

In diesem Abschnitt wird ein Vergleich zwischen gefilterter Riickprojektion und iterativer
statistischer Rekonstruktion anhand eines einfachen mathematischen Rekonstruktionspro-
blems angestellt [102]. Es kamen hierfiir ausschliellich Programme aus J.A. Fesslers ASPIRE-
Programmbibliothek [32] zum Einsatz. Im Gegensatz zu den in dieser Arbeit entwickelten
Methoden wurde fiir diese Beispiele eine Systemmatrix verwendet, die mit den ASPIRE-
Bibliotheksfunktionen analytisch berechnet wurde. Sie basierte nur auf geometrischen Be-
ziehungen zwischen Parallelsinogramm und Bildmatrix, also ohne die Beriicksichtigung von
Detektorpositionen und -gréflen oder von physikalischen Wechselwirkungen.

Fiir diesen Vergleich wurde eine Bildmatrix bestehend aus 8 X 8 Bildelementen der
Kantenldnge 1 in zwei Parallelsinogramme gemdfi Gleichung 3.1 auf Seite 28 projiziert. Die
Zahl der transversen Sinogrammelemente betrug in beiden Fillen 16 mit einer Breite von
0,5, also der Hilfte der Kantenldnge der Bildelemente. Fiir das erste Sinogramm wurden
Projektionen in zwei Winkelpositionen iiber 180° - in den Blickrichtungen 0° (von Oben) und
90° (von der Seite) - generiert. Das zweite Sinogramm enthielt vier Projektionen iiber 180°
(Blickrichtungen: 0°, 45°, 90° und 135°).

Die Bilder a in den Abbildungen 3.5 und 3.6 zeigen das zu rekonstruierende Bild, aus
dem die jeweiligen Projektionsdaten generiert wurden. In dieser Bildmatrix wurden die zwei
sichtbaren Elemente mit dem Wert 1 besetzt, die Inhalte aller anderen Elemente waren 0.

Die fiir zwei Projektionen rekonstruierten Bilder sind in Abbildung 3.5 dargestellt. Bild b
zeigt das Resultat der gefilterten Riickprojektion, die Bilder ol bis 04 und pl bis p4 stellen die
mit OSEM (1 Subset) und PWLS (PWLS-PCQG) rekonstruierten Bilder nach 1, 2, 3 und 4 Ite-
rationen dar. Aufgrund der limitierten Zahl von Projektionen konnte keine Methode die zwei
Bildelemente zweifelsfrei rekonstruieren. Jedoch zeigen die iterativen OSEM Bilder schon nach
einigen Iterationen eine erheblich verbesserte Qualitét. Die Rekonstruktion mit PWLS zeigte
nach anfanglich guten Resultaten bei wenigen Iterationen eine zunehmende Verschlechterung
mit héherer Iterationszahl. Dies ist auf die geringe Anzahl von tomographischen Projektionen
und die damit zusammenhdngende Unterbestimmung des linearen Gleichungssystems - 64
Bildelemente, zu rekonstruieren aus 32 Projektionselementen - zuriickzufiihren.

In Abbildung 3.6 sind die entsprechenden Resultate aus der Rekonstruktionen des Sino-
gramms mit vier Projektionen gezeigt. Auffillig bei der gefilterten Riickprojektion ist die
verbesserte Trennung der zwei wahren Quellen gegeniiber den dazu symmetrisch positionier-
ten, falsch rekonstruierten Intensitdtsorten. Es verbleibt jedoch ein hoher Rauschanteil im
Bild. Die OSEM Bilder zeigen schon nach der zweiten Iteration (Bild 02) eine klare Identifi-
zierung der zwei Intensitdtszentren. Der PWLS-Algorithmus demonstrierte fiir dieses Rekon-
struktionsproblem gegeniiber dem OSEM eine leicht verbesserte Konvergenz, die zwei hellen
Quadrate waren bereits nach der ersten Iteration ohne nennenswerten Rauschuntergrund
gefunden. Der in den Bildern enthaltene Untergrund ist in Abbildung 3.7 in Relation zum
Bildmaximum aufgetragen. Hierzu wurden alle Bilder auf einen Maximalwert von 1 normiert
und anschlieffend der Mittelwert und dessen Standardabweichung fiir jedes Bild ermittelt.
Bei dieser Berechnung wurden jedoch die zwei, die wahre Verteilung enthaltenden, Areale
(siehe Bilder a) ausgenommen. Bei dieser Abbildung ist zu beachten, dass die Wertebereiche
beider Graphen zur besseren Visualisierung unterschiedlich gew&hlt wurden. Deutlich konnte
im linken Graphen der steigende Rauschanteil der PWLS-Bilder mit zunehmender Zahl von
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Abbildung 3.5: Rekonstruierte Bilder aus kiinstlichen Projektionsdaten: Beispiel anhand von
zwei tomographischen Projektionen
Zu Abbildung 3.5: Alle hier dargestellten Bilder wurden auf einen Maximalwert von 1
normiert. Bild a) Originalverteilung; Bild b) Rekonstruiert mit gefilterter Riickprojektion;
Bild o1-04) OSEM Rekonstruktionen und Bild pl-p4) PWLS Rekonstruktionen, jeweils nach
1, 2, 3 und 4 Iterationen.

Abbildung 3.6: Rekonstruierte Bilder aus kiinstlichen Projektionsdaten: Beispiel anhand von
vier tomographischen Projektionen
Zu Abbildung 3.6: Alle hier dargestellten Bilder wurden auf einen Maximalwert von 1
normiert. Bild a) Originalverteilung; Bild b) Rekonstruiert mit gefilterter Riickprojektion;
Bild o1-04) OSEM Rekonstruktionen und Bild pl-p4) PWLS Rekonstruktionen, jeweils nach
1, 2, 3 und 4 Iterationen.
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Abbildung 3.7: Rekonstruierte Bilder aus kiinstlichen Projektionsdaten: Mittleres Rauschen
und dessen Standardabweichung bei zwei und vier Projektionen

Zu Abbildung 3.7: Dargestellt ist das mittlere Rauschen in den Bildern der Abbildungen

3.5 (links) und 3.6 (rechts), und die korrespondierenden Standardabweichungen. Fiir eine

bessere Darstellung wurden unterschiedliche Wertebereiche verwendet!
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Abbildung 3.8: Rekonstruierte Bilder aus kiinstlichen, poissonverteilten, Projektionsdaten:
Beispiel anhand von zwei tomographischen Projektionen
Zu Abbildung 3.8: Alle hier dargestellten Bilder wurden auf einen Maximalwert von 1
normiert. Bild a) Originalverteilung; Bild b) Rekonstruiert mit gefilterter Riickprojektion;
Bild o1-04) OSEM Rekonstruktionen und Bild pl-p4) PWLS Rekonstruktionen, jeweils nach
1, 2, 3 und 4 Iterationen.

Abbildung 3.9: Rekonstruierte Bilder aus kiinstlichen, poissonverteilten, Projektionsdaten:
Beispiel anhand von vier tomographischen Projektionen
Zu Abbildung 3.9: Alle hier dargestellten Bilder wurden auf einen Maximalwert von 1
normiert. Bild a) Originalverteilung; Bild b) Rekonstruiert mit gefilterter Riickprojektion;
Bild o1-04) OSEM Rekonstruktionen und Bild pl-p4) PWLS Rekonstruktionen, jeweils nach
1, 2, 3 und 4 Iterationen.
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Abbildung 3.10: Rekonstruierte Bilder aus kiinstlichen, poissonverteilten, Projektionsdaten:
Mittleres Rauschen und dessen Standardabweichung bei zwei und vier Projektionen
Zu Abbildung 3.10: Dargestellt ist das mittlere Rauschen in den Bildern der Abbildungen
3.8 (links) und 3.9 (rechts), und die korrespondierenden Standardabweichungen. Fiir eine
bessere Darstellung wurden unterschiedliche Wertebereiche verwendet!
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Iterationen beobachtet werden. Bei ausreichender Zahl von Projektionselementen (rechter
Graph) war jedoch eine hervorragende Eliminierung des Untergrunds durch den PWLS schon
nach der ersten Iteration festzustellen. In allen Féllen zeigte sich ein erhdhter Untergrund bei
der gefilterten Riickprojektion.

Die kiinstlich erstellten Sinogramme entsprachen keiner realen Messbedingung. Um aus
diesen realitdtsndhere Daten zu erzeugen, wurden beide Sinogramme - unter Annahme ei-
nes einfachen Z&hlexperiments ohne vorangegangene Korrekturen - als Poisson-Zufallsgréfen
realisiert:

g(i) — POISSON {g(i)}. (3.74)

Die daraus rekonstruierten Bilder sind in Abbildungen 3.8 und 3.9 dargestellt, deren Unter-
grundanteile sind in Abbildung 3.10 zusammengefasst. Wie nicht anders zu erwarten, war
die Unterbestimmtheit des Rekonstruktionsproblems fiir zwei tomographische Projektionen
weiterhin beobachtbar. Fiir die Sinogramme mit vier Projektionen war der Effekt der Zu-
fallszahlen anhand der unterschiedlichen Impulshhen der beiden hellen Areale in Abbildung
3.9 deutlich erkennbar. Diese konnten aus den optimalen Daten noch mit gleicher Intensitit
rekonstruiert werden (Abbildung 3.6).

3.4 Besonderheiten bei der hochauflosenden PET

Eine Mafinahme zur Steigerung der Ortsauflosung eines Tomographen ist das Verkleinern
der Detektorelemente und der Kantenlingen der zu rekonstruierenden Bildelemente. Diese
Verkleinerungen resultieren jedoch in einem verkleinerten Raumwinkel eines Detektorpaares
1 beziiglich eines Bildelements j. Der Raumwinkel, also die geometrische Komponente des
Gewichts a(1, j), ist aber eine wesentliche Grofle fiir die Sensitivitdt dieses Detektorpaares. Um
einem Sensitivitdtsverlust entgegen zu wirken, verkleinert man in der Regel den Ringdurch-
messer bei hochauflésenden Tomographen. Ein erfreulicher Nebeneffekt dieser Verkleinerung
ist, dass die Zahl der notwendigen Detektoren verringert werden kann und sich somit die Kos-
ten fiir einen Tomographen reduzieren. Ein kleiner Ringdurchmesser verringert jedoch auch
das mogliche Gesichtsfeld eines Tomographen. Um die Bildgebung des vollstdndigen Objekts
gewdhrleisten zu kdnnen, muss bei einem Kleintiertomographen das Verhédltnis Gesichtsfeld
zu Ringdurchmesser wesentlich vergréfiert werden (von ca 60% bei klinischen Tomographen
auf ca 90%). Die Antwortfunktionen der dafiir zu verwendenden Detektorpaare sind jedoch
aufgrund des Parallaxeneffekts zunehmend verbreitert und verzerrt. Die Folge ist oft eine
ortsabhéngige rekonstruierte Auflosung, da die Verbreiterungen der Antwortfunktionen mit
zunehmendem Abstand zum Zentrum des Gesichtsfeldes zunehmen. Um eine gleichmifBige
und hohe Ortsauflésung in einem groflen Gesichtsfeld zu erreichen, sind deshalb besondere
MafBnahmen in der tomographischen Bildrekonstruktion gefordert.

Im Sinne der linearen Algebra kdnnen diese Effekte wie folgt zusammengefasst werden:
das Verkleinern des Ringdurchmessers im Verhéltnis zum Durchmesser des Gesichtsfeldes
verringert die Grofe I, also die Zahl der zur Verfiigung stehenden Messpunkte, bei gleichblei-
bender Zahl J der zu rekonstruierenden Bildelemente. Das lineare Gleichungssystem enthélt
auf diese Weise weniger Zeilen bei gleich bleibender Zahl an Unbekannten. Die Folge ist
ein unterbestimmtes und somit nicht l&sbares lineares Gleichungssystem. Weiterhin wird
bei Kleintiertomographen eine erhdhte Ortsauflosung gefordert. Dies ist jedoch nur durch
Verkleinern der Bildelemente zu erreichen. Um ein gleichbleibend grofles Gesichtsfeld zu
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/v N\~ Bildmatrix

Abbildung 3.11: Rekonstruktionsproblem bei der hochauflésenden PET
Zu Abbildung 3.11: Durch eine unverhéltnisméBige Verkleinerung der Pixel-Kantenlédnge
(zum Darstellen kleiner Strukturen) gegeniiber den Ausmafen der Detektoren kénnen die
TORs wesentlich breiter als die Pixel sein. Es entsteht eine unzureichende Abtastung der
von einem Pixel bedeckten Objektflache.

ermoglichen, erhtht sich in Folge dessen die Zahl der zu rekonstruierenden Bildelemente
J. Die Entartung des linearen Gleichungssystems wird erh6ht. Um weiterhin eine korrekte
Rekonstruktion zu ermdoglichen, sollte also die Zahl I der Messpunkte in der Rekonstruktion
erh6ht werden. Dies kann durch eine genauere Bestimmung der Antwortfunktion eines jeden
Detektorpaares und eine Unterteilung der Gréfie I innerhalb der Rekonstruktionsalgorithmen
in feinere Elemente erreicht werden.

Ziel dieser Arbeit war die Untersuchung und feine Abtastung der Antwortfunktionen aller
Detektorpaare des MADPET und MADPET-II mittels Monte Carlo Simulationen und deren
Beriicksichtigung sowohl beim Rebinning mit anschlielender gefilterter Riickprojektion als
auch in der Systemmatrix der statistischen Bildrekonstruktion. In einem zweiten Schritt
sollten die damit erreichten Verbesserungen anhand von experimentellen Daten aus Phantom-
und Kleintiermessungen bestitigt werden.

3.5 Zusammenfassung von Kapitel 3

In diesem Kapitel wurden die Grundlagen der analytischen und statistischen Rekonstrukti-
on dargelegt. Anhand von Beispielen konnte verdeutlicht werden, dass die statistische Re-
konstruktion aufgrund ihrer sorgféltigeren Beschreibung des Rekonstruktionsproblems unter
Beriicksichtigung der diskreten Natur der Daten erhebliche Vorteile gegeniiber der gefilterten
Riickprojektion aufweist.

Die gefilterte Riickprojektion erlaubt aufgrund ihres einfachen analytischen Ansatzes kei-
ne Beriicksichtigung von zus#tzlichen Kenntnissen des Rekonstruktionsproblems, vielmehr
werden alle Elemente des Sinogramms und des zu rekonstruierende Bildes gleich behandelt.
Diese Gleichbehandlung ist bei der statistischen Rekonstruktion durch die unterschiedlichen
Elemente der Systemmatrix ausgeschlossen, jedes Messelement wird fiir jedes zu rekonstru-
ierende Bildelement individuell iiber eine Nachweiswahrscheinlichkeit verkniipft. Es kénnen
somit in den statistischen Algorithmen alle bekannten Beziehungen zwischen Messelement und
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Bildelement - z.B. die Abschirmung eines Kristalls durch seine Nachbarn, die Schwichung des
Quantenflusses durch das Objekt, uvm. - beriicksichtigt werden.

Die Beriicksichtigung von zeitlichen Ver&nderungen des Messsystems ist zwar moglich,
vergroflert jedoch den Aufwand erheblich. So miissten diese Verdnderungen einerseits wihrend
der Messung genau erfasst und in Abschnitte &hnlichen Messverhaltens unterteilt werden.
Andererseits miisste eine zeitliche Umsortierung der Messdaten beziiglich dieser quasikonstan-
ten Messsituationen erfolgen und fiir jeden zeitlichen Abschnitt eine eigene Datenverarbei-
tung und Rekonstruktion durchgefiihrt werden. Diese Aufteilung wiirde somit den Aufwand
wesentlich erhdhen und zudem die in einem zeitlichen Verarbeitungsschritt zur Verfiigung
stehenden Daten, also die Zahl der darin gemessenen Koinzidenzen, erheblich verringern. Um
diese Probleme zu vermeiden, wird im Allgemeinen ein zeitlich unverdndertes Messsystem
gefordert. Ist dies gewdhrleistet, so kbnnen zeitliche Unterschiede in den Messdaten der sich
verdndernden Verteilung der Radiopharmaka zugeordnet werden. Dies erlangt besonders in
dynamischen Studien Bedeutung, in denen die Kinetik der Radiopharmaka, also die zeitliche
Anderung ihrer Verteilung bzw. Anreicherung untersucht wird.
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Kapitel 4

Sektortomograph MADPET

Dieses Gemeinschaftsprojekt zwischen dem Max-Planck-Institut fiir Physik, Miinchen, und
der Nuklearmedizinischen Klinik der Technischen Universitdt Miinchen hatte die Entwicklung
eines neuen Detektorprinzips fiir Positronen-Emissions-Tomographen zum Ziel. Es beinhaltet
erstmals die Verwendung von Halbleiterdetektoren zum Nachweis des von Cerium-dotier-
ten Lutetium-Oxyorthosilikat (LSO) [91, 156] Szintillationskristallen emittierten Lichts. Im
Zuge dieser Detektorentwicklung wurde ein Sektortomograph aufgebaut, anhand dessen die
Tauglichkeit des angestrebten Detektorkonzepts zum Einsatz in der Positronen-Emissions-
Tomographie evaluiert werden sollte. In Anlehnung an die Materialwahl wurde der 2D-
Sektortomograph (engl.) Munich Avalanche Diode Positron Emission Tomograph oder kurz
MADPET [155] genannt. Fiir eine detaillierte Beschreibung der Voruntersuchungen zur Wahl
des Detektormaterials wird auf [132] verwiesen. Die Entwicklung der eingesetzten Detektoren
und die Konstruktion des Tomographen ist in [110] beschrieben.

Ziel dieser Arbeit war das Erreichen einer hohen Bildqualitidt bei gleichzeitiger hoher
rekonstruierter Ortsauflosung. Hierbei war zur besten Ausniitzung des Tomographen einerseits
eine Auflssung in der N&he der intrinsischen Aufldsung (ungefihr 2,1 mm) von zwei opti-
mal zueinander ausgerichteten Kristallen anzustreben, andererseits sollte die rekonstruierte
Aufldsung innerhalb des Gesichtsfeldes unverdnderlich sein. Weiterhin war vor allem zur Bild-
gebung von Ratten die Rekonstruktion von nahezu dem gesamten Tomographendurchmesser -
anstelle der 50-60% bei herkdmmlichen Methoden - verlangt. Schwerpunkt dieser Arbeit waren
deshalb die Optimierung der Datenerfassung zur Gewidhrleistung einer zeitlich unverdnderli-
chen Messbereitschaft (siehe Abschnitt 3.5 auf Seite 54), die Aufbereitung der Messdaten fiir
die Rekonstruktion und die Entwicklung einer statistischen Rekonstruktionsmethode unter
Beriicksichtigung der systemtypischen Abbildungsfunktion [17, 49, 77, 83, 136, 143]. Eine
Ubersicht iiber die wesentlichen, in dieser Arbeit fiir den MADPET entwickelten Methoden
ist in Abbildung 4.1 auf Seite 59 zu finden. Sie zeigt das Flussdiagramm fiir den Weg der
MADPET-Daten von der Messung oder Simulation bis hin zum rekonstruierten Bild unter
Angabe der Referenzen auf die vertiefenden Textabschnitte.

In diesem Kapitel wird unter anderem die Erzeugung tomographischer Daten aus den
Monte Carlo Simulationen dargelegt. Eine vollstdndige Beschreibung der fiir die Bildrekon-
struktion entwickelten Methoden liegt jedoch erst am Ende dieses Kapitels vor. Abschnitt 4.8
auf Seite 96 zeigt die Resultate der in diesem Kapitel vorgestellten Methoden, angewendet
auf simulierte und gemessene Phantomdaten. Fiir jede Methode werden die erreichte Orts-
auflésung und Bildqualitdt analysiert.
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Anmerkung 2 Eine Zusammenfassung der in diesem Kapitel in mathematischen Ausdriicken verwendeten
Bezeichnungen ist im Anhang A auf den Seiten 159 bis 163 zu finden.

4.1 Aufbau des Tomographen

4.1.1 Detektoren des MADPET

Zur Gewihrleistung einer hohen intrinsischen Ortsauflésung des Systems und der eindeutigen
Bestimmung der bei einer Wechselwirkung beteiligten Detektorelemente wurde zum Aufbau
der MADPET-Detektoren die Kopplung von einzelnen LSO-Kristallen [91] mit einzelnen
Lawinen Photodioden realisiert [110, 132]. Der LSO-Szintillationskristall (Lug(SiO4)0:Ce)
weist gegeniiber dem herkémmlich in PET-Gerdten verwendeten BGO (Biy(GeOs)y) eine
b-fache Lichtausbeute und eine kiirzere Szintillationsabklingzeit von nur 40 ns auf. Beim
Aufbau des Detektors kamen 2 x 8 Matrizen, bestehend aus 16 APD-Einzeldioden, zum
Einsatz (siehe Abbildung 4.2). APD-Lichtsensormatrizen ermdoglichen eine wesentlich engere
Bauweise als die bisher in PET-Detektoren verwendeten Photomultiplier, was besonders
fiir den geplanten Vollringtomographen MADPET-II (siehe Kapitel 6 auf Seite 119) von
entscheidender Bedeutung war. Durch diese eins-zu-eins Kopplung einzelner 3,7 x 3,7 X
12 mm® LSO Kristalle (Abbildung 4.3) an die Elemente der APD-Matrizen konnten sechs
Detektormodule (Abbildung 4.4) aufgebaut und auf eine rotierbare Scheibe montiert werden.
Die in Abbildung 4.5 gezeigte Anordnung der sechs Module in zwei Sektoren entlang der
Kanten eines Achtecks beruhte auf der Forderung nach einer hohen Abtastdichte, ohne das
Gesichtsfeld einzuschrénken. Aufgrund der entstandenen Liicken im Detektorsystem war die
Rotation der Scheibe wihrend der Messung in 30 Winkelschritten iiber 180° zur Gew&hr-
leistung vollstdndiger tomographischer Projektionsdaten gefordert [9, 122, 124, 125]. Obwohl
durch die Anordnung der LSO-APD Einzeldetektoren in 2 x 8 Matrizen (siehe Abbildung
4.2) ein Tomograph mit zwei axialen Schichten moglich gewesen wire, musste wegen fehlender
Elektronikelemente auf den Betrieb der zweiten Schicht verzichtet und die Messung auf den
2D-Modus beschrdnkt werden.

4.1.2 Analoge Detektorelektronik

Bei der Wechselwirkung eines Gammaquants mit dem LSO-Szintillationskristall emittiert
dieser proportional zur deponierten Energie Licht (28000 Photonen pro MeV Energiedeposi-
tion). Der fiir LSO charakteristische Wellenldngenbereich liegt bei ungefdhr 370-520 nm mit
einer maximalen Emissionsintensitdt bei 420 nm. Die Umformung dieser Lichtmenge durch
den APD-Lichtsensor resultiert in sehr niedrigen Ladungsimpulsen. Die Quanteneffizienz der
verwendeten APDs liegt bei 0,75 Elektronen pro erfasstem Photon. Zur besseren Verarbeitung
dieser Impulse wurden im MADPET eigens entwickelte, besonders rauscharme Vorverstirker
(Max-Planck-Institut fiir Physik, Miinchen)[110] eingesetzt. Diese bereiteten den Ladungsim-
puls beziiglich seiner Form und Gré8e zur weiteren Analyse durch die Koinzidenzelektronik
auf. Eine Energiedeposition im Kristall von 500 keV entsprach nach Vorverstdrker einer
Impulshéhe von ungefihr 50 mV. Um eine sinnvolle Koinzidenzschaltung zu erméglichen,
wurden die Hochspannungsversorgungen aller APD-Kanile so eingestellt, dass der Photoef-
fekt von 511 keV Gammaquanten mit dem jeweiligen Kristall, nach dem Durchlaufen einer
weiteren Impulsformungs- und Verstarkungsstufe (semigauBischer Filterverstirker mit 50 ns
Integrationszeit, engl. shaper), in einer Impulshéhe von ungefdhr 500 mV resultierte.
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Aufbau des Tomographen Aufbau der Monte Carlo Simul.
[Abschnitt 4.1, S. 58] [Abschnitt 4.5, S. 76]
Tomographische Messung Simulation der Kreisscheibe
[Abschnitt 4.3.2, S. 65] [Abschnitt 4.5.3, S. 79]
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Bild
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Abbildung 4.1: Grundlegende Wege des MADPET-Datenstroms
Zu Abbildung 4.1: Operationen sind durch eckige Rahmen, die daraus resultierenden Daten
durch abgerundete Rahmen gekennzeichnet. Kasten A) Die Messung der tomographischen
Daten erfolgte fiir jedes Objekt. Kasten B) Die Simulation der Kreisscheibe wurde einmalig

durchgefiihrt, zusammen mit der Berechnung der Antwortfunktionen und der Gewichtema-
trix. Kasten C) Aus der Simulation wurde fiir jede zu untersuchende simulierte Verteilung

eine koinzidente Datenliste extrahiert, dhnlich der in Kasten A beschriebenen Messung.
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Abbildung 4.2: APD Einzeldioden, angeordnet in einer 2x8 Matrix (Hamamatsu, Japan)

———— — e m— —

lcm

Abbildung 4.3: LSO Kristalle (CTI Inc., USA) zur Montage auf einer Reihe der APD Matrix

10 cm

Abbildung 4.5: Anordnung der Detektormodule auf der rotierbaren Scheibe des MADPET
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4.1.3 Koinzidenzelektronik

Abbildung 4.5 zeigt die Aufteilung der sechs Detektormodule in zwei Blécke mit je drei
Modulen. Bei nur einer betriebenen tomographischen Schicht resultierte diese Unterteilung
in 24 Einzeldetektoren je Detektorblock. Die Suche nach dem koinzidenten Eintreffen je eines
Gammaquants im ersten und im zweiten Block erfolgte mittels einer logischen Koinzidenz-
elektronik. Abbildung 4.6 veranschaulicht diese Schaltung anhand eines Blockdiagramms.

Die Vorverstirkersignale der 24 Detektoren eines Detektorblocks wurden vor dem shaper
abgezweigt und an mehrere Impulshéhendiskriminatoren weitergeleitet. War mindestens eines
der an einen Diskriminator angelegten Signale hdher als die eingestellte Diskriminatorschwelle
von ungefdhr 20-35 mV (dies entsprach einer Energiedeposition von ungefihr 200-350 keV),
so wurde von diesem ein logisches Signal an eine ODER-Einheit gesendet. Die Ausgidnge der
ODER-Funktionen beider Blocke wurden in einer UND-Schaltung innerhalb der Breite des
Koinzidenzfensters (27 = 22 ns) auf quasi-gleichzeitiges Eintreffen gepriift.

War dies der Fall, so wurde ein GATE-Impuls an die Kanéle der Analog-zu-Digital Kon-
verter (engl. analog-to-digital converter, kurz ADC) gesendet, der diese zur Digitalisierung der
angelegten Spannungshhen veranlasste. Nach vollendeter Digitalisierung setzten die ADC-
Module ein (engl.) look-at-me (kurz LAM) Flaggensignal auf dem CAMAC-Bus. Der daran
angeschlossene Rechner befand sich wihrend der Messung im Wartezustand auf das LAM-
Signal. War dieses am CAMAC-Bus gesetzt, wurde durch das Messprogramm die Auslese
aller ADC-Kanéle gestartet. Anschlieflend erfolgte im Rechner eine Vorauslese der erfassten
Impulsh6hen. Es wurden nur jene Daten akzeptiert und gespeichert, die genau eine Wech-
selwirkung pro Block registriert hatten. Damit wurde ein konstantes Datenvolumen fiir jede
zu speichernde Koinzidenz erreicht. Mehrfach im Detektorsystem gestreute Gammaquanten
wurden damit jedoch von der Registrierung ausgeschlossen. Die im MADPET verwendeten
APDs der ersten Generation wiesen einen hohen Untergrund auf. Signale, die innerhalb dieses
Untergrunds lagen, wurden durch die eingangs beschriebene Diskriminatorschwelle verworfen
(siche auch Abbildung 4.13 auf Seite 73). Die Wahrscheinlichkeit, dass ein Gammaquant mit
zwei unterschiedlichen Kristallen jeweils eine oder mehrere Wechselwirkungen erfuhr, und
dabei beide resultierenden Signale oberhalb der Diskriminatorschwelle (ungefdhr 200-350 keV)
lagen, war damit verschwindend gering. Das Registrieren dieser im Detektorsystem gestreuten
Gammaquanten wire nur im Falle eines wesentlich geringeren Untergrunds der APDs und
somit niedrigerer Diskriminatorschwellen méglich gewesen. Fiir jede erfasste Koinzidenz -
charakterisiert durch nur zwei Detektoren mit Signalen oberhalb der Diskriminatorschwelle
- wurden die Nummern ¢, und ¢, der beiden beteiligten Detektoren und die digitalisierten
Inhalte der ADCs D, und Dy unverarbeitet in der Form

{Ca7 Ch, Da7 Db}

an eine Datenliste angehdngt. Aufgrund dieser unverarbeiteten Sammlung der Daten in
einer dynamisch wachsenden Liste wurde dieser Messdatensatz Datenliste (engl. list-mode
data) genannt. Das Datenvolumen fiir eine gemessene Koinzidenz betrug je 8 Bit fiir die
Kanalnummern ¢, und ¢, sowie je 16 Bit fiir die Impulshéhen D, und D, also insgesamt 48
Bit. Speziell fiir den MADPET entwickelte und angepasste Einzelheiten der Koinzidenzauslese
werden im Abschnitt 4.3 dargelegt.
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4.2 Koordinaten und Bezeichnungen

Abbildung 4.7 zeigt die speziell fiir den MADPET verwendeten Koordinaten und Indizes.
Das dargestellte System (z',y’) befindet sich um den Winkel ¢ = —18° gegeniiber dem
raumfesten kartesischen (z,y)-Koordinatensystem im Uhrzeigersinn rotiert. Im Falle von 30
Winkelschritten {iber 180° entspricht diese Stellung der Messung im vierten Winkelschritt.
Zu den Rotationswinkeln ist folgendes zu bemerken:

e Der Winkel ¢ wurde entgegen der mathematischen Konvention eingefiihrt. Er gab den
auf der rotierbaren Scheibe des Tomographen eingezeichneten Winkel an und wurde im
Uhrzeigersinn als positiver Wert definiert.

e Der Winkel ¢ = —¢ stellte den mathematisch korrekten Winkel dar. Er gab die Ro-
tation des Tomographen-Koordinatensystems (2’,y’) gegeniiber dem raumfesten (z, y)-
Koordinatensystem im Uhrzeigersinn als negativen Wert wieder.

In diesem Kapitel werden Drehungen der Koordinatensysteme im Zuge der Verarbeitung der
Monte Carlo Simulationen behandelt. Die beiden zur Anwendung kommenden Drehoperatio-
nen sind:

e Die Berechnung der Koordinaten eines Punktes x’ im um ¢ gedrehten System aus seinen
Koordinaten x im raumfesten System wird durch die Drehung D, vollzogen:

! cosp  sing x
y' _ —sing cos¢p y )

N—— N——

7
X D, X

(4.1)

e Die Berechnung der Koordinaten eines Punktes x im raumfesten System aus seinen
Koordinaten x" im um ¢ gedrehten System wird durch die Riickdrehung D/, vollzogen:

() . () (5)

7 7
X Dw X

(4.2)

Die vollstandige Angabe der Kanalnummern in Abbildung 4.7 umfasst
e (N1) die auf den Modulen abgedruckten Nummern der acht Kanile der jeweiligen APD,

e (IN2) deren Verschaltung mit den Kanilen der ADC-Module und

e (N3) die weitere Behandlung der Kanalnummern in einer zyklischen Indizierung durch
die verarbeitenden Programme.

Die Grofie € zur Indizierung der in Koinzidenz messenden Detektorpaare wird aus den N3-
Kanalnummern eines Kanals a im unteren Block (¢, € [0,23]) und eines Kanals b im oberen
Block (cp € [24,47]) wie folgt definiert:

€ = (co-24)+ (o — 24). (4.3)
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Block I: 24 APD-LSO Block Il: 24 APD-LSO
Detektoren inkl. Vorverstarker|| Detektoren inkl. Vorverstarker

CAMAC BUS
(16 bit)

Symbole: Operatoren:

# 24 Spannungs-Signale DIS  Diskriminator
— Logisches Signal AND  Logisches UND
Q Logische Operation OR Logisches ODER

Abbildung 4.6: Blockdiagramm der Koinzidenzelektronik des MADPET
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Abbildung 4.7: Indizierung der Kanalnummern, festes Raum- und rotierendes Tomographen-
Koordinatensystem
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Die hierfiir verwendeten Nummern ¢, und ¢, entsprechen den in Abbildung 4.7 mit N3
angegebenen, zyklisch durchnummerierten Kanilen. Der angedeutete Kreis mit 40 mm Radius
stellt den durch unsere speziellen Methoden rekonstruierbaren Bereich dar. Die generellen
Konventionen bei der Namensgebung von Variablen sind in Tabelle A.2 auf Seite 160 an-
gegeben. Fine Auflistung der in diesem Kapitel zum Einsatz kommenden Variablen ist in
Tabelle A.5 auf Seite 162 angegeben. Die darin enthaltenen Bezeichnungen werden im Laufe
des Kapitels genauer erldutert.

4.3 Messung mittels einer parallelen virtuellen Maschine

Die in Kapitel 3 vorgestellten Methoden zur Verarbeitung tomographischer Daten im Sin-
ne der Bildrekonstruktion setzen voraus, dass entweder alle tomographischen Daten unter
identischen Messbedingungen aufgenommen wurden, oder Unterschiede in den Messbedin-
gungen bekannt und z.B. in die Systemmatrix integrierbar sind. Die genaue Bestimmung von
zeitlichen Verdnderungen der Eigenschaften des Messsystems und deren Beriicksichtigung in
der Datenverarbeitung ist jedoch nur schwer realisierbar. Diese zeitliche Variabilitdt betrifft
hauptsidchlich die Fahigkeit des Systems, die gemessenen Koinzidenzen zu digitalisieren, zu
verarbeiten und zu speichern. Wie in den folgenden Abschnitten gezeigt werden soll, wird diese
Variabilitdt sowohl durch fiir die Messung notwendige, als auch durch fiir die Messung unwe-
sentliche Anforderungen an den Ausleserechner verursacht. Um eine korrekte Behandlung der
gemessenen Daten zu gewidhrleisten, wurde am MADPET auf eine hohe Auslesebereitschaft
mit moglichst geringer zeitlicher Ver&nderung Wert gelegt. Dies konnte durch den Aufbau
des Messsystems als virtueller Parallelrechner (engl. parallel virtual machine, kurz PVM) und
der damit moglichen Lastverteilung auf mehrere Prozessoren erreicht werden [10, 11]. Dieser
Aufbau und dessen Wirkungsweise werden im Abschnitt 4.3.2 detailliert dargelegt.

4.3.1 Genereller Aufbau des Messsystems

Die Dauer fiir die vollstindige Registrierung einer Koinzidenz wird, da das Messsystem
wihrend dieser Zeit nicht fiir die FErfassung einer weiteren Koinzidenz zur Verfiigung steht,
Totzeit (engl. deadtime) des Systems genannt. Da die Zeitpunkte der Emissionen der Gam-
maquantenpaare und somit deren Wechselwirkungen mit den Kristallen beliebig schnell auf-
einander folgen kdnnen, wire eine verschwindend geringe Totzeit des Messsystems anzu-
streben. Mit der Erfiillung dieser unerreichbaren Forderung wire das Messsystem jederzeit
fiir die Registrierung der Wechselwirkungen bereit. Das Messsystem des MADPET bestand
im Wesentlichen aus folgenden Einheiten, die jeweils auf ihre konstante Bereitschaft zur
Datenaufnahme und -verarbeitung zu optimieren waren, um eine geringe Totzeit des Systems
zu gewdhrleisten:

o LSO-APD Detektor, analoge Verstdrker- und Koinzidenzelektronik,
o CAMAC-Schnittstelle zum Messrechner,

Messrechner und Schnittstellentreiber und

o Messprogramm.

Die bei der Erfassung einer Koinzidenz anfallenden Verarbeitungszeiten dieser Einheiten sind
in Tabelle 4.1 aufgefiihrt. Im Zuge der Detektorentwicklung innerhalb des MADPET-Projekts
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‘ Bestandteil ‘ Zeitparameter
LSO-APD Detektor, Vorverstiarker 50 ns Ladungspulsdauer
LSO-APD Detektor, Vorverstirker 3,2  ns Koinzidente Zeitauflosung
und Koinzidenzelektronik
ADC-Module 0,6 pus Totzeit pro Digitalisierung
CAMAC-Schnittstelle 1,6 pus Totzeit pro geschriebenem Byte
4,6 ps Totzeit pro gelesenem Byte

Gesamt, inkl. Messprogramm ‘ ~ 400 pus  Totzeit pro Koinzidenzauslese ‘

Tabelle 4.1: Einige charakteristische Zeitparameter des Messsystems

lag bereits ein optimierter, schneller Detektor zusammen mit der entsprechenden Verstirke-
relektronik vor. Die Elemente der Koinzidenzelektronik wurden aus bereits vorhandenen
CAMAC und NIM Modulen zusammengestellt. Diese fiir die schnelle Signalverarbeitung
konzipierten Geréte wiesen ausreichend geringe Tot- bzw. Erholungszeiten auf.

Das Nadelshr des Messaufbaus stellten die Schnittstelle zwischen Rechner und CAMAC-
Bussystem sowie der Rechner und die darauf laufenden Messprogramme dar. Fiir die Machbar-
keitsstudie MADPET musste somit ein kostengiinstiges, wenn méglich aus vorhandenen Ele-
menten aufzubauendes, Rechnersystem entwickelt werden. Der am MADPET implementierte
Messaufbau und die Messprogramme wurden unter der Forderung entwickelt, die durch die
Totzeit auftretenden Pausen zu minimieren und eine Korrektur fiir die verbleibenden Pausen
in die Messung zu integrieren. Weiterhin wurden zusitzliche Belastungen des Messsystems
durch fiir die unmittelbare Messung unnétige Anforderungen ausgeschlossen.

Aufgrund seiner hohen Anpassungsmoglichkeiten wurde fiir alle Rechner das Betriebsys-
tem Linux verwendet. Im Zuge dieser Arbeit wurde als erster Schritt zur Optimierung des
Messrechners die Programmierung eines Linux-Treibers fiir die CAMAC-Schnittstellenkarte
durchgefiihrt [84]. Er sollte nur die fiir den MADPET notwendigen Funktionen zur Verfiigung
stellen. Uberfliissige Berechnungen wihrend der Kommunikation wurden bewusst nicht in den
Treiber integriert. Da die gesamte Auslese einer Koinzidenz zu optimieren war, wurden die
geforderten Operationen fiir die Koinzidenzauslese von dem Treiber unterstiitzt bzw. teilweise
in ihn eingebunden. Der Ablaufkasten 4.1 gibt eine Aufstellung der fiir die vollstindige Auslese
einer Koinzidenz durchzufiihrenden Aktionen. Durch Optimieren des Schnittstellentreibers
und der Ausleseoperationen konnte die Totzeit fiir die Auslese einer Koinzidenz - also die
Zeitdifferenz zwischen den beiden Zeitmarken - auf ungefihr 400 ps reduziert werden (siehe
Tabelle 4.1). Diese wihrend der Messung bei jeder Koinzidenzauslese berechnete Zeitdifferenz
wurde nach der Auslese zu der geforderten Dauer des aktuellen tomographischen Winkel-
schritts addiert (siehe néchster Abschnitt). Die Summe aller Auslesezeiten innerhalb eines
Winkelschritts wurde als Rechnertotzeit registriert.

4.3.2 PVM-gestiitzte Messung

Das generelle Problem bei der rechnergestiitzten Auslese einer Elektronik ist die Auslastung
des Messsystems. Soll eine hohe Bereitschaft des Systems fiir die Auslese der Koinzidenzen
gewidhrleistet werden [60], miissen zusdtzliche Anforderungen an diesen Rechner unterbun-
den werden. Diese Anforderungen beinhalten sowohl alle von einem Benutzer aufrufbaren
Programme als auch die fiir eine Messung notwendigen Operationen wie die Speicherung
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Abbildung 4.8: Schematischer Aufbau des MADPET-Messsystems
Zu Abbildung 4.8: Der PVM-Slave Rechner ist iiber die CAMAC-Schnittstelle mit dem
Messsystemn verbunden. Es ist kein Monitorsystem an diesen Rechner angeschlossen. Der
PVM-Master Rechner kommuniziert iiber eine Netzwerkverbindung mit dem Slave und dient

zur simultanen Kontrolle der Messung und Verarbeitung der gemessenen Daten.
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Abbildung 4.9: Steuerung und Uberwachung der MADPET-Messung
Zu Abbildung 4.9: Die oberen drei Graphen stellen (v.l.n.r.) die Anzahl der CAMAC-
Ausleseoperationen je Winkelschritt, die absolute Totzeit je Winkelschritt in Sekunden und
die Anzahl der gemessenen Koinzidenzen pro LOR im letzten Winkelschritt dar. Im unteren
Abschnitt sind die Spektren aller 48 Kanéle - jeweils zwel in einem Graphen - aufgetragen.
Die Ziffern 1 bis 6 links von den Graphen geben die Nummern der Detektormodule an.
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1) Abfrage der aktuellen Zeit (Zeitmarke 1)

2) Blockieren das CAMAC-Busses, um das Vermischen der auszulesenden Impulshéhen
mit wiahrend der Auslese ankommenden Werten zu verhindern

) Auslese aller 48 ADC-Kanile
) Loschen aller 48 ADC-Kanéle
5) Loschen des CAMAC-LAM-Signals
) Abfrage der aktuellen Zeit (Zeitmarke 2)
)

Berechnen der Zeitdifferenz zwischen den Zeitmarken 1 und 2 und Verldngern der
Messzeit des aktuellen Winkelschritts um diese Differenz (Totzeitkorrektur)

8) Freigabe des CAMAC-Busses und warten auf das néchste LAM Signal

Ablaufkasten 4.1: Sequenz fiir das Auslesen einer nachgewiesenen Koinzidenz

oder die Verarbeitung und Darstellung der gemessenen Daten wihrend der Messung. Um die
Rechenleistung des Messrechners méglichst vollstdndig fiir die Auslese der MADPET Elektro-
nik zur Verfiigung zu stellen, wurde auf das Mittel der Lastverteilung in einem Rechnernetz
zuriickgegriffen. Dies konnte mit einer Programmbibliothek, der parallelen virtuellen Maschine
[38, 100, 118, 142] (engl. parallel virtual machine, kurz PVM), erreicht werden. Mit diesem
Werkzeug lassen sich innerhalb eines Netzwerkes Lasten auf mehrere Rechner verteilen, als
wéiren diese in einem grofien Parallelrechner zusammengefasst.

Der in dieser Arbeit entwickelte Aufbau des MADPET Messsystems basierend auf ei-
ner PVM ist in Abbildung 4.8 dargestellt. Zur Auslese der Koinzidenzelektronik und zur
Steuerung des CAMAC-Busses wurde ein Rechner (PVM-Slave, AMD-K6, 350 MHz, 64 MB
Arbeitsspeicher) verwendet, der keine Anforderungen durch einen Benutzer zulieff und keine
weiteren Netzwerkfunktionen wie z.B. Serverdienste anbot. Die eigentliche Steuerung und
Kontrolle der Messung erfolgte durch einen zweiten Rechner (PVM-Master, AMD-K6, 350
MHz, 128 MB Arbeitsspeicher), der eine normale Netzwerkprisenz darstellte, also grafische
Oberfliche, Festplatten zur Speicherung der Daten, Web-Server uvm. zur Verfiigung stellte.
Fiir beide Maschinen wurden kostengiinstige Standardrechner eingesetzt. Die in Abbildung
4.9 dargestellte grafische Benutzerschnittstelle diente zur Einstellung der Messparameter wie
der Anzahl der tomographischen Schritte, der Dauer des ersten tomographischen Schritts, des
Dateinamens, des zu messenden radioaktiven Nuklids und der unteren Impulsh6henschwelle
fiir die rechnerseitige Vorsortierung. Weiterhin wurde {iber diese Schnittstelle die Messung
gestartet und mittels der zeitgleichen Datenvisualisierung - durch die Darstellung der Ener-
giespektren aller 48 Einzeldetektoren - {iberwacht.

4.3.2.1 Ablauf der PVM-gestiitzten Messung

Die PVM-gestiitzte Messung des MADPET basierte auf der Forderung, dass die Zeitpunkte
aller auf dem Messrechner anfallender Lasten bekannt und steuerbar waren. Um dieses Ziel
zu erreichen, wurde die Synchronisation von Kontroll- und Messprogramm angestrebt. Ab-
bildung 4.10 verdeutlicht das, fiir das MADPET-Messprogramm entwickelte, PVM-basierte
Prinzip der Synchronisation zweier Prozesse. Wege im Programmablauf sind hierbei durch
diinne Pfeile, PVM-Ubertragungen durch dicke Pfeile gekennzeichnet. Abgerundete Rahmen
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Abbildung 4.10: Flussdiagramm der PVM-gestiitzten Synchronisation zweier Prozesse

symbolisieren Aktionen, die sich der PVM bedienen. In diesem Flussdiagramm wurde auf
die verstreichende Zeit wihrend des Ablaufs in der vertikalen Koordinate geachtet. Ein
Prozess A in der linken Spalte wartet nach der Abarbeitung einer kurzen Aktion auf den
Empfang der PVM-Meldung ,,Nachricht*, kommend vom Prozess B. Dieser sendet nach
Fertigstellung einer lingeren Aktion die gewiinschte Meldung. Die zu iibertragende Meldung
»Nachricht wird hierbei als ein grofies Datenpaket (z.B. einige Megabyte) angenommen.
Die Ubertragungsdauer fiir diese Datenmenge ist durch den schrig nach unten verlaufenden
Pfeil angedeutet. Prozess B wartet nun seinerseits auf den Erhalt der Empfangsbestitigung.
Diese wird von Prozess A nach dem vollstindigen Empfangen der ,Nachricht® gesendet.
Hierbei ist zu beachten, dass die Empfangsbestitigung lediglich aus einigen Byte besteht und
deren Ubertragungszeit somit vernachlissigt werden kann. Nach dem Absenden bzw. Erhalten
dieser Empfangsbestitigung fahren beide Prozesse mit ihrem jeweiligen Programmablauf
synchron fort. Im weiteren Verlauf dieses Abschnitts werden die in Abbildung 4.10 als grofie
umrandete Kisten (z.B. Warte auf Empfang von ,Nachricht® und anschliefendem Sende
»Empfangsbestitigung®) dargestellten Synchronisations-Kombinationen zur iibersichtlicheren
Darstellung als eine Einzelaktion (Empfange ,,Nachricht“) zusammengefasst.

Der vollsténdige Ablauf der PVM-gestiitzten tomographischen Messung am MADPET
ist als Flussdiagramm in Abbildung 4.11 dargestellt. Zusidtzliche, zwischen dem Master-
Prozess und der grafischen Benutzerschnittstelle ausgetauschte Anweisungen und Daten sind
als dicke, nicht ausgefiillte, Pfeile angegeben. Die Beschreibung des Prozesses auf dem PVM-
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Abbildung 4.11: Flussdiagramm der PVM-gestiitzten Messprogramme des MADPET
Zu Abbildung 4.11: Vorgénge auf dem PVM-Master (links) und dem PVM-Slave (rechts).
PVM-Botschaften sind durch dicke Pfeile gekennzeichnet. PVM-basierte Operationen sind

in runden Késten dargestellt. Die Kommunikation mit der grafischen Benutzeroberflache ist

durch umrahmte Pfeile verdeutlicht. Die Referenzen zu den Unterpunkten der Ablaufkésten

M, S und A sowie den Abbildungen sind in eckigen Klammern angegeben.
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M1) Durch das Anwihlen des Startknopfes an der grafischen Oberflache wird das Messtiber-
wachungsprogramm auf dem Master-Rechner aufgerufen. Dieses startet iiber eine
PVM-Meldung das eigentliche Ausleseprogramm auf dem Slave-Rechner (siehe Ab-
laufkasten 4.3 auf der nichsten Seite).

M2) Der Initialisierungsschritt dient zum Abgleich der Messparameter auf beiden Prozes-
sen. Die vom Slave-Prozess zuriickgelieferten Parameter werden zur Aktualisierung
der grafischen Oberfliche und der Variablen des Master-Prozesses verwendet. An-
schliefend wird auf das Signal ,Bereit® des Slave-Prozesses gewartet, dass dieser zum
Starten der Messung bereit ist.

M3) Der Master-Prozess sendet das Kommando zum Starten des aktuellen Winkelschritts.

M4) Der Master-Prozess wartet auf den Empfang der Messdaten, bis diese vom Slave-
Prozess bereitgestellt werden.

M5)  Der Zustand der aktuellen Messung wird vom Slave-Prozess an den Master tibertragen.
Nach Erhalten werden folgende Aktionen gleichzeitig ausgefiihrt:

Mba) Die zeitgleiche Datenverarbeitung wird gestartet: Die empfangenen Daten
werden beziiglich der nichtlinearen Konversionskurven der ADCs kalibriert und
anschlieffend fiir jeden Kanal histogrammiert. Diese Wechselwirkungsspektren
werden an die grafischen Benutzeroberfliche (sieche Abbildung 4.9 auf Seite 66)
iibergeben. Weiterhin werden die unkalibrierten Messdaten an die Messdatei
angehingt.

Mb5b) Anhand der empfangenen Statusmeldung wird ermittelt, ob sich der Slave-
Rechner noch in der Messung des aktuellen Winkelschritts befindet. Ist dies der
Fall, so wird wieder in den Wartezustand fiir den Empfang der Daten (Punkt
M4) iibergegangen.

Mbc) Wurde das Ende des aktuellen Schritts iibermittelt, so wird gepriift, ob ein
weiterer Winkelschritt zu messen ist. In diesem Fall wird zu Punkt M3 zuriick-
gesprungen.

Mbd) Das Ende der Messung ist erreicht. Der Slave-Prozess wird beendet und das
Starten einer neuen Messung wieder erlaubt.

Ablaufkasten 4.2: PVM-Messablauf auf dem Master-Rechner

Master ist in dem Ablaufkasten 4.2 zu finden, die Beschreibung des synchron laufenden
Messprozesses auf dem PVM-Slave ist auf die Kédsten 4.3 und 4.4 aufgeteilt. Aus diesen
Ablaufkésten geht hervor, dass auf dem Master-Rechner die Prozessierung der gemessenen
Daten durchgefiihrt wird, wihrend der Slave-Rechner weitere Daten nimmt. Um den positiven
Effekt zur Stabilisierung der Ausleserate durch die PVM-Unterstiitzung zu dokumentieren,
wurden zwei Messungen unter identischen Bedingungen durchgefiihrt. Fiir beide in zehn
Schritte unterteilte Messungen wurde ein homogen emittierender (*F) Wasserzylinder im
Zentrum des Tomographen platziert. Durch die Wahl von ®F und der Verwendung eines
Homogenzylinders sollte mit einem gutem Messsystem eine gleichmiflige Ausleserate erreicht
werden. Die erste Messung erfolgte ohne die PVM-Unterstiitzung. Dazu wurden auf dem
Messrechner alle notwendigen Funktionen zur Verfligung gestellt, wie z.B. Speicherung der
Daten, ein grafisches Subsystem und das Starten von Programmen durch den Benutzer.
Wihrend der Messung wurden auf dem Messrechner Applikationen wie Netscape, ein Post-
script-Darstellungsprogramm und die Online-Datenverarbeitung gestartet. I2s konnten, wie in
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S1)  Im Initialisierungsschritt fiihrt der Slave-Rechner eine kurze Testmessung zur Uber-
prifung der korrekten Funktionsweise und zum Abschétzen der zu erwartenden
koinzidenten Zahlraten aus (Rate aller Koinzidenzen). Diese Rate, im Zusammenhang
mit der gewiinschten Messzeit des ersten Winkelschritts, wird zur Festlegung der
Grofe des Datenpuffers in den Master- und Slave-Prozessen verwendet. Weiterhin wird
an dieser Stelle der Schrittmotor fiir die Rotation mit der gewiinschten Schrittweite
eingestellt. Der Slave-Prozess meldet die Vollendung der Initialisierung durch die
PVM-Meldung ,, Bereit®.

S2)  Der Slave wartet auf die Anweisung zum Starten eines neuen Winkelschritts.

S3)  Nach Erhalt der Anweisung ,,Starte Winkelschritt“ veranlasst der Slave-Prozess die
Initialisierung des aktuellen Winkelschritts:

S3a) Rotation des Detektorsystems in die geforderte Winkelposition.

S3b) Berechnen der geforderten Dauer des aktuellen Winkelschritts n aus der, fiir
den radioaktiven Zerfall des verwendeten Nuklids korrigierten, Dauer des ersten
Winkelschritts:

tn) = t(1)-exp (ln? . At/Tl/z) )

Hierbei ist (1) die Dauer des ersten Schritts, At die Zeitdifferenz vom Start des
ersten Winkelschritts bis zum momentanen Zeitpunkt und 77 /5 die Halbwertszeit
des zu messenden Nuklids.

Nach dieser Initialisierung des aktuellen Winkelschritts tritt der Slave-Prozess in die
eigentliche Ausleseschleife ein, beschrieben in dem Ablaufkasten 4.4 auf der néchsten
Seite.

S4)  Nach Riickkehr aus der Ausleseschleife signalisiert der Slave-Prozess dem Master-
Prozess, dass der Winkelschritt beendet ist und fahrt mit Punkt S2 fort.

Ablaufkasten 4.3: PVM-Messablauf auf dem Slave-Rechner: Teil 1

Abbildung 4.12 im Bild a zu ersehen, Variationen der Ausleseraten beobachtet werden. Die
zweite, im Anschluss gestartete Messung wurde mit der in diesem Abschnitt dargelegten PVM-
Unterstiitzung durchgefiihrt. Die oben genannten Applikationen liefen nun, zusammen mit
der grafischen Benutzerschnittstelle und einer zusédtzlichen Rekonstruktion zuvor gemessener
Daten, auf dem Master-Rechner. Die resultierende Ausleserate (Abbildung 4.12, Bild b) zeigte
keine nennenswerten Variationen. Mit der Implementierung einer PVM in den Messablauf
des MADPET und der Trennung von Messung und Messiiberwachung, Speicherung und
weiterer Verarbeitung auf zwei Rechner konnte der Zugriff auf die aktuellen als auch auf
vorher gemessene Daten erméglicht werden, ohne die Messung zu beeinflussen.

4.4 Vorbereitung der gemessenen Daten fiir die Bildrekon-
struktion

Die Bildrekonstruktion der gemessenen Daten setzt einige Bedingungen an deren Beschaf-
fenheit und Struktur. In der bei der Messung erzeugten Datenliste liegen die v € [1,U]
gemessenen Koinzidenzen als Quarten der Form
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Al) Durch 6ffnen des CAMAC-Busses wird den ADCs erlaubt, die von den Detektoren
kommenden Spannungsimpulse zu digitalisieren. Wird eine Digitalisierung durch die
gesetzte CAMAC-Flagge LAM angezeigt, wird der CAMAC-Bus wieder geschlossen

und somit eine weitere Datenaufnahme verboten (siehe Abschnitt 4.3.1).

A2) Die aktuelle Zeit, also der Zeitpunkt beim Sperren des CAMAC-Busses, wird in der
ersten Zeitmarke 7 gespeichert.

A3) Es erfolgt das Auslesen aller ADC-Kanile und die Priifung, ob nur zwei Kanile
ein Signal oberhalb der verlangten unteren Schwelle aufweisen. Ist dies der Fall
werden die Werte dieser beiden ADC-Kanéle und deren Nummern in den Datenpuffer
geschrieben. Als Vorbereitung fiir die weitere Messung werden die Inhalte aller ADC-
Kanile und die CAMAC-Flagge LAM gel6scht.

A4)  Der Slave-Prozess priift, ob ein Uberlauf des Datenpuffers bei der nichsten Auslese
ansteht. Ist dies der Fall, wird der Datenpuffer als PVM-Meldung an den Master-
Prozess gesendet und auf dessen Empfangsbestitigung gewartet. Nach Empfang
der Bestatigung wird dem Master-Prozess durch die Meldung ,, Winkelschritt 1duft®
signalisiert, dass der aktuelle Winkelschritt noch nicht beendet ist. Diese Meldung
wird wiederum vom Master-Prozess mit einer Bestitigung quittiert.

Ab5)  Nachdem die Auslese und mdogliche Versendung der Daten vollendet ist, wird eine
zweite Zeitmarke 7 genommen und die durch die aktuelle Auslese verursachte Totzeit
AT = 1 — 7 bestimmt. Die Dauer des aktuellen Winkelschritts ¢(n) wird um diese
Zeitdifferenz verlangert:

tn) — tn)+ AT

A6) Es wird gepriift, ob die totzeitkorrigierte Dauer des Winkelschritts abgelaufen ist. Tst
dies nicht der Fall, so wird mit der Messung der Koinzidenzen, also mit Punkt A1,
fortgefahren.

AT) Ist die Dauer des Winkelschritts abgelaufen, so wird der Inhalt des Datenpuffers an
den Master iibertragen und zu Punkt S4 im Ablaufkasten 4.3 zuriickgesprungen.

Ablaufkasten 4.4: PVM-Messablauf auf dem Slave-Rechner: Teil 2 (Ausleseschleife)

Rate[kHZ]

5 — 5
45 8 Y oa5E b
4 = 4c
35F % 35F
3F @ 3-
25¢ 25F
2 F 2 F
15¢& 15F
1t 1F
05F 05F
0 0
01 2 3 456 7 89 0 1 2 3 456 7 8 9
Tomographischer Winkelschritt Tomographischer Winkelschritt

Abbildung 4.12: Ausleserate ohne und mit PVM-Unterstiitzung der Messung
Zu Abbildung 4.12: Bild a) Ohne PVM-Unterstiitzung weist die Ausleserate (in 1000 Aus-
leseoperationen pro Sekunde) erhebliche Variationen auf. Bild b) Bei der PVM-gestiitzten

Messung sind keine Variationen in der Ausleserate erkennbar.
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Abbildung 4.13: Verarbeitung der List-Mode Daten anhand der spektralen Energieverteilun-

gen
Zu Abbildung 4.13: Die Verarbeitung der spektralen Daten ist exemplarisch fiir das
Spektrum eines Kanals aus der in Abbildung 4.9 auf Seite 66 gezeigten Messung (Modul
3, APD 4, also in der N3-Zihlweise Kanal ¢ = ¢, = 19) dargelegt: Bild a) Unverarbeitetes
Histogramm HP(19) der vom ADC konvertierten Impulshéhen; Bild b) Entsprechend
der ADC-Konversionskennlinie kalibriertes Histogramm HY(19) und abgeschitzer linea-
rer Streuuntergrund, die horizontale Achse gibt die Impulshohen der verstidrkten APD-
Signale in mV an; Bild ¢) Histogramm von Bild b nach Subtraktion des abgeschétzten
Streuuntergrunds und angepasste Gaufiverteilung (gestrichelte Linie); Bild d) Die Streckung
des Histogramms von Bild b gemifB der Parameter der Gaufiverteilung resultiert in dem
Energiespektrum H¥(19) der in diesem Detektor erfolgten Wechselwirkungen. Das Zentrum
des Photopeaks liegt nun bei 511 keV.

{¢a(u), ep(u), Dalu), Dy(u)}

vor. Hierbei sind, wie in Abschnitt 4.3 beschrieben, ¢, (u) und ¢;(u) die Nummern der ADC-
Kanile, die beim Nachweis der Koinzidenz u beteiligt waren und D, (u) und Dy(u) die Kon-
versionswerte dieser ADC-Kanile. Wie in den Abschnitten 2.2, 2.3 und 2.4.1 angesprochen, ist
das Setzten von Energieschwellen, u.a. zur Unterdriickung des Streuuntergrunds, nétig. Dafiir
ist die Umwandlung der aus den ADC-Kanélen ausgelesenen Werte D,(u) und Dy(u) zu in
den Kristallen deponierten Energien gefordert. Diese Vorverarbeitung (engl. preprocessing)
der Datenliste wird im ndchsten Abschnitt erldutert. Abschnitt 4.4.2 beschreibt die darauf
folgende Histogrammierung der vorverarbeitenden Datenliste in eine Matrix von fester Gréfle,
dem List-Mode Histogramm, die als Eingabe fiir alle weiteren Methoden zur Bilderstellung
verwendet wird.

4.4.1 Vorverarbeitung

Abbildung 4.13 veranschaulicht die wesentlichen Schritte der Vorverarbeitung exemplarisch
anhand der Daten des vierten Kanals vom dritten Detektormodul, also des Kanals ¢, = 19.
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Zur weiteren Analyse werden die gemessenen ADC-Werte fiir jeden der ¢, € [0,23] und ¢ €
[24,47] Kanile histogrammiert. Innerhalb dieser Histogramme HP(c) (fiir ¢ € [0,47]) stellt
die horizontale Achse die von den ADC-Kanilen gelieferten Werte, die vertikale Achse deren
Hiufigkeit dar (siehe Abbildung 4.13, Bild a). Die vorliegenden, gemessenen Koinzidenzen
enthalten die aus den ADCs ausgelesenen, unkalibrierten Werte. Zur Bestimmung der Kon-
versionskennlinie eines jeden ADC-Kanals ¢ wurden definierte Eingangs-Spannungsimpulse
U™ an diesen angelegt und die digitalisierten Werte D(c) mit der linearen Beziehung

D(c) = Do(c)+alc)- U™ (4.4)

parametrisiert. Die Kalibrierung aller U Werte D, (u) und Dy(u) beziiglich der Konversions-
kennlinie des jeweiligen ADC-Kanals erfolgte nun durch Auflésen dieser Beziehung nach der
Spannung U™

Dy (u) — Do(ca)

a(ca)

DY (u) (4.5)

und
DY (u) = Db(U)a(_Cbl))O(Cb) : (4.6)

Der resultierende, die Spannungshéhen der ankommenden Impulse (in mV) enthaltende Da-
tensatz war nun definiert durch:

{Ca(u)v Cb(“)? Dg(u)v DIEJ(U)}
Die Histogrammierung dieser kalibrierten Daten lieferte das in Abbildung 4.13 (Bild b) fiir den
Kanal 19 gezeigte Spektrum HY(19). Innerhalb der Histogramme HY(c) stellt die horizontale
Achse nun die Spannungshdhe der APD-Signale, die vertikale Achse weiterhin deren Haufigkeit
dar.

Fiir die Interpretation der gemessenen Daten anhand von physikalischen Kriterien, vor
allem dem Setzen von Energieschwellen, wurde im Anschluff die Umwandlung der horizon-
talen Achse der Histogramme HY(c) von Spannungshéhen (in mV) zu Energien (in keV)
vorbereitet. Dies geschah iiber die genaue ldentifizierung der Position des Photopeaks fiir
jeden Kanal. Eine erste Abschidtzung dieser Position lieferte die Suche nach dem Maximum
innerhalb eines jeden Histogramms, in Bild b liegt dieses bei 435 mV. Um eine gute Stabilitit
gegeniiber Messungen mit einer geringen Anzahl von erfassten Koinzidenzen, also einem hohen
Rauschanteil in den Histogrammen, zu gewidhrleisten, erfolgte die endgiiltige Bestimmung
der Peakposition mittels einer Anpassung des Photopeaks an eine Gaufiverteilung. Dazu
musste der Photopeak isoliert werden, d.h. sowohl der Streuuntergrund innerhalb (angen&hert
als lineare Verteilung, siehe Bild b) als auch ausserhalb des Photopeaks wurde von dem
Histogramm HU(¢) subtrahiert. Das Resultat HU(¢) ist in Bild ¢ dargestellt, zusammen mit
der daran angepassten Gaufiverteilung. Das Zentrum dieser Gaufiverteilung reprédsentiert die
genaue Position Ps1q(c) des Photopeaks (436 mV fiir den Kanal 19 in Bild c):

Psii(c) = Position des Photopeaks in Histogramm HY(c). (4.7)
Anhand einer Streckung der Histogramme, bzw. der Werte DY (u), konnte die Position des
Photopeaks in jedem Histogramm auf einen festgesetzten Wert P verschoben werden:
P

Dy (u) = W'Dg(u) (4.8)
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1) Es wird eine globale untere Energieschwelle Ej,, = 450 keV definiert und mit u = 1
auf die erste 1m vorverarbeiteten Messdatensatz enthaltene Koinzidenz verwiesen.

2) Fir die Koinzidenz u wird folgende Priifung durchgefiihrt:

DaE(u) > Ejow und Df(u) > Elow 7

Sind beide Bedingungen erfiillt, wird das Element i(u) des List-Mode-Histogramms
aus dem Index des Detektorpaares £(u) und des Winkelschritts n(u) ermittelt,

E(u) = calu) 244 cp(u) — 24 und  i(u) = (g(u) — 1) - &+ &(u),
und dieses Element um eins erhoht:
3) Der Index fiir die zu bearbeitende Koinzidenz u wird erhdht (v — w + 1) und mit

Punkt 2 fortgefahren. Die Inkrementierung und der Riicksprung werden durchgefiihrt,
bis die Verarbeitung fiir alle Koinzidenzen (u = U) abgeschlossen ist.

Ablaufkasten 4.5: Umsortierung der gemessenen Daten in das List-Mode-Histogramm.

und

DE(u) = ﬁ DY (). (1.9)

Durch die Wahl von P = 511 enthielten D¥(u) und DE(u) und somit die resultierenden
Histogramme H¥(c) die Wechselwirkungsenergien in keV (siehe Histogramm H*(19) in Bild
d). Im Anschluss wurden die Kanalnummern entsprechend Abschnitt 4.2 in die, fiir die
Bildverarbeitung geforderte, zyklische N3-Reihenfolge umgewandelt.

Das Resultat der in diesem Abschnitt vorgestellten Vorverarbeitung war ein Listendaten-
satz, in dem alle enthaltenen Koinzidenzen nun in der Form

{Cm Ch, DaE7 DbE}

vorlagen, also die im Kristall deponierten Energien (in keV) reprisentierten, wobei die ent-
haltenen Kanalnummern die fiir die Bildrekonstruktion geforderte, zyklische Indizierung auf-
wiesen.

4.4.2 Umsortierung zu List-Mode Histogrammen

Die Anordnung der gemessenen bzw. vorverarbeiteten Koinzidenzen in der beschriebenen
Datenliste resultierte in unterschiedlich grofien Dateien, die viele Leseoperationen von den
weiterverarbeitenden Programmen erfordert hitten. Zur einfacheren Handhabung der Daten
nach der in Abschnitt 4.4.1 beschriebenen Vorverarbeitung wurden diese deshalb in ein
kompaktes Format transferiert (siehe auch Ablaufkasten 4.5). Hierzu wurde eine Matrix fester
Grofle, das so genannte List-Mode Histogramm, angelegt. Jede Zeile dieser Matrix enthielt
ein Element fiir jedes der é = 576 Detektorpaare. Die Anzahl der Zeilen war durch die Zahl
der tomographischen Winkelschritte in der Messung definiert (77 = 30 Winkelschritte in allen
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tomographischen Datensétzen des MADPET). Es stand also fiir jedes Detektorpaar in jedem
Winkelschritt ein Matrixelement zur Verfiigung. Zur Histogrammierung der Messdaten in das
List-Mode-Histogramm wurde eine untere Energieschwelle bei 450 keV gesetzt. Diese fiir alle
MADPET-Daten angewendete Schwelle erlaubte Wechselwirkungsenergien innerhalb der im
Mittel ungefiahr 20-24% betragenden Energieauflésung aller Einzeldetektoren bei 511 keV.
Fiir jede gemessene Koinzidenz erfolgte die Priifung, ob beide Gammaquanten eine Ener-
giedeposition oberhalb dieser Schwelle verursachten. War dies der Fall, wurde das aus den
beteiligten Detektoren ¢, und ¢, festgelegte Detektorpaarelement £ (siehe Gleichung 4.3 auf
Seite 62) in der dem Winkelschritt entsprechenden Zeile erhdht. Das List-Mode-Histogramm
wurde als Eingabe fiir alle Methoden der MADPET-Bildrekonstruktion verwendet.

4.5 Monte Carlo Simulationen

Die Monte Carlo Simulationen zur Untersuchung der physikalischen Vorgénge im MADPET-
Detektorsystem wurden mit dem Programmpaket ,GEANT: Detector Description and Si-
mulation Tool“ (CERN, Schweiz) [42] durchgefithrt. GEANT wurde anderen Simulationspro-
grammen vorgezogen [37, 101, 144], da es im Besonderen bei der Beschreibung von Volumina
(z.B. der Kristalle der Tomographen) iiberlegen war. Ein weiterer Vorteil war, dass alle fiir die
Simulation nétigen Berechnungen der physikalischen Wechselwirkungen in GEANT von den
darin enthaltenen Funktionen durchgefithrt wurden. Dies schloss z.B. die Bestimmung der
Wegldangen der Gammaquanten in einem Medium mit ein, in anderen Programmpaketen wie
EGS [37, 101] wire dafiir die Entwicklung eigener Funktionen ndtig gewesen. Zur genaueren
Darlegung der Simulationstechniken und der daraus gewonnenen Erkenntnisse erfolgt einlei-
tend eine allgemeine Beschreibung des Aufbaus der Simulationen sowie der Handhabung der
simulierten Wechselwirkungen. Danach wird die generelle Tauglichkeit der Simulationspro-
gramme anhand eines einfachen Aufbaus gezeigt, gefolgt von der Beschreibung der Simulation
zur Untersuchung der fiir die tomographische Datenverarbeitung essentiellen Figenschaften
des MADPET. Die weitere Nutzung der simulierten Daten zur Analyse des Tomographen
und zur Generierung von Datensétzen fiir die verbesserte Bilderstellung wird in den letzten
drei Abschnitten dieser Sektion erldutert [12, 13, 14]. Sie beinhalten die Berechnung der
koinzidenten Antwortfunktionen aller Detektorpaare (Abschnitt 4.5.4), die Erstellung tomo-
graphischer Daten (Abschnitt 4.5.5) und die Berechnung der Gewichtematrix fiir die iterative
Rekonstruktion (Abschnitt 4.5.6). An dieser Stelle sollte erneut darauf hingewiesen werden,
dass Wechselwirkungen der Gammaquanten mit dem Objekt (also hauptsédchlich Compton-
Streuung) nicht simuliert wurden. Dies wiirde die erneute Durchfiihrung der Simulation fiir
jedes Objekt (z.B. Kleintier) erfordern und wére mit derzeitigen Rechenleistungen nicht reali-
sierbar. Weiterhin wiirde hierfiir eine Zusatzinformation {iber die Beschaffenheit des Objekts,
wie z.B. eine Dichtematrix o.4., zwingend ben6tigt werden. Durch die hier durchgefiihrten
Monte Carlo Simulationen wurde ausschliefilich die Nachweiseigenschaften des Tomographen
untersucht und fiir die Bilderstellung optimal ausgeniitzt.

4.5.1 Allgemeine Beschreibung der Simulationen

Die stéchiometrische Formel von LSO (Lug(Si04)0:Ce) wurde in den Simulationsprogrammen
zum Aufbau einzelner Kristalle der GroBe 3,7 x 3,7 x 12 mm?® verwendet. Anhand der
Konstruktionspline des MADPET wurden die Detektormodule, jedoch nur mit einer Schicht
von Kristallen, aufgebaut und anschliefend gem&f der konstruktiven Vorgaben des MADPET
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Abbildung 4.14: Aufbau des MADPET Sektortomographen fiir die Monte Carlo Simulationen
Zu Abbildung 4.14: Dargestellt sind die sechs Detektormodule, angeordnet im Tomographen-
Koordinatensystem. Innerhalb jeden Moduls ist nur eine Reihe (Schicht) mit LSO-Kristallen
besetzt.

im Tomographen-Koordinatensystem angeordnet (Abbildung 4.14). Um die Komplexitit der
Simulationen zu reduzieren, wurden keine weiteren Materialien - wie die APD, die Reflekto-
ren und das Detektorgehduse - in diesen Simulationsaufbau integriert. Iis wurden folgende
Wechselwirkungen der Gammagquanten mit den Kristallen beriicksichtigt:

e Compton-Streuung,
e Rayleigh-Streuung und
e Photoeffekt.

Es erfolgten jedoch folgende Einschrankungen, um die Komplexitdt der Simulationen und der
weiterverarbeitenden Programme sowie die resultierenden Dateigrofien zu reduzieren:

e Die Energie der emittierten Gammaquanten betrug in allen Simulationen 511 keV. Aus
diesen Simulationen konnten somit nur fiir die Messung von 511-keV-Gammaquanten
Methoden entwickelt oder Testdaten extrahiert werden.

e Die Erzeugung von Sekundirteilchen wurde zur Beschleunigung der Simulation nicht
zugelassen. Der bei einer Wechselwirkung verursachte Energieverlust wurde am Ort der
Wechselwirkung in dem Kristall deponiert.

e Die mogliche Nichtkollinearitét der Gammaquanten eines Paares wurde wegen ihres
geringen Einflusses auf die Ortsaufldsung von Tomographen mit kleinem Durchmesser
nicht behandelt.

e Der Aufbau der Kristalle und der Lichttransport in den Kristallen wurden fiir alle
Detektoren identisch und ideal angenommen. Im Besonderen wurden keine Oberflichen-
unterschiede, Verunreinigungen oder Unregelmifigkeiten in der Kristallgeometrie in den
Simulationen beriicksichtigt. Weiterhin erfolgte keine Behandlung der Energieauflésung,
z.B. durch Wiirfeln der zu speichernden Energie anhand einer Gaufiverteilung. Die bei
der Simulation ermittelte Energiedeposition wurde ohne weitere Manipulation fiir eine
spatere Verarbeitung gespeichert.

e Alle Emissionen geschahen innerhalb der (2’, y)-Ebene, den Gammaquanten wurde kein
Impuls in axialer (z) Richtung gegeben.
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Abbildung 4.15: Behandlung der simulierten Wechselwirkungen eines Gammaquants mit

einem Kristall
Zu Abbildung 4.15: Ein Quantenpaar wird im Vertex v’ kollinear emittiert. Das Gam-

maquant v, erfahrt im Kristall ¢, eine Compton-Streuung am Ort x} (1) mit dem Energiever-
lust F4(1) und wird anschlieBend am Ort x;(2) unter Abgabe der Energie F}(2) absorbiert.

e Obwohl GEANT auch Ablenkungen in axialer Richtung simulierte, wurden die z-Kom-
ponenten der Wechselwirkungskoordinaten nicht beriicksichtigt. Die Verarbeitung der
Koordinaten der Wechselwirkungen geschah nur innerhalb der (2, y')-Ebene.

Es wurden sowohl Untersuchungen von gebiindelten Strahlen einzelner Gammaquanten also
auch von isotrop emittierten Gammaquantenpaaren (nur 2D-Emission, also Emissionsflugbah-
nen in der (', y')-Ebene) durchgefiihrt. Zur Analyse der Simulationen wurden die Wechselwir-
kungsenergien zusammen mit ihrem Entstehungsort, wie in Abbildung 4.15 dargestellt, behan-
delt. Diese Abbildung zeigt exemplarisch ein Gammaquant 7;, das im Vertex v/ = (2!, yq’J)T
emittiert wurde und innerhalb des dargestellten Kristalls ¢; zwei Wechselwirkungen erfuhr
(Compton-Streuung und Absorption). Das MADPET-Simulationsprogramm ermittelte bei
Np Wechselwirkungen eines Gammaquants v, mit einem Kristall ¢; folgende Werte:

e Energie: Die Summe aller Energien Fy(k), die das Quant 73 bei x € [1, Ny] Wechselwir-
kungen mit dem Kristall ¢, abgegeben hat, wird als die gesamte im Kristall deponierte
Energie Fp betrachtet:

Ny
By = ) Eyx). (4.10)

e Ort: Es wird der - mit den deponierten Energien Ej(x) gewichtete - Schwerpunkt x;
aller N, Wechselwirkungen innerhalb des Kristalls ¢, ermittelt und als N&herung fiir
den Ort einer einzelnen Wechselwirkung mit Energieverlust I/, angenommen:

() = 23 ( 4 ) me (.11
= — - Fy(R). .

Yh By 2=\ y(r) '

Im Falle zu simulierender Koinzidenzen wurde gepriift, ob auch das zweite Gammaquant (v,

in Abbildung 4.15) eine Wechselwirkung mit nur einem Kristall ¢, im zweiten Detektorblock

vollzogen hat. War dies der Fall, wurden folgende Werte an eine dynamisch wachsende

Bindrdatei angehdngt:
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{Begrenzer, ¢4, ¢y, Eq, Ey, X, X}, v/, Begrenzer}.

Kanalnummern und Energien wurden als ganze 32 Bit Zahlen, Koordinaten als 32 Bit Flief3-
kommazahlen geschrieben. Das resultierende Datenvolumen fiir eine Koinzidenz betrug somit
(10 4 2) - 32 = 384 Bit = 48 Byte. Das zusétzliche Schreiben der zwei begrenzenden 32 Bit
Werte war ein intrinsisches Problem der verwendeten Fortran Bibliotheken und leider nicht
zu vermeiden.

4.5.2 Simulation eines Einzelkristalls

Erster Test fiir die korrekte Implementierung der Monte Carlo Simulationen des MADPET
war die Durchfiihrung einer Simulationen an einem einzelnen Kristall. Dazu wurde ein 3,7
X 3,7 x 12 mm?® LSO-Kristall mit einem gebiindelten Strahl von einzelnen Gammaquanten
der Energie 511 keV beschossen. Der Strahl traf senkrecht auf das Zentrum der Stirnfliche
des Kristalls. Abbildung 4.16 zeigt auf der linken Seite die Wechselwirkungsquerschnitte von
Gammaquanten in LSO fiir Compton- und Rayleigh-Streuung sowie fiir den Photoeffekt. Auf
der rechten Seite ist das mit der Monte Carlo Simulation erstellte Spektrum der in dem
Kristall deponierten Energien in linearer Achsenskalierung angegeben.

4.5.3 Monte Carlo Simulation des MADPET

Monte Carlo Simulationen des MADPET wurden ohne Rotation des Detektorsystems durch-
gefiihrt. Im Laufe dieses Kapitels wird gezeigt, dass diese Simulationen - trotz der wie in
Abbildung 4.14 dargestellten raumfesten Positionen der Kristalle - jedoch ohne Einschrdnkun-
gen zur Studie von tomographischen Daten und Methoden verwendet werden konnten. Wie
bereits angesprochen, wurden die beiden Gammaquanten jedes Paares kollinear in 2D, also in
der (2',y')-Ebene emittiert. Ablenkungen dieser Quanten in axialer Richtung wurden in der
Simulation beriicksichtigt, jedoch - wie in Abschnitt 4.5 beschrieben - nicht in der Bindrdatei
gespeichert. Die Vertizes der isotrop innerhalb der (a2’,y’)-Ebene emittierten Gammaquan-
tenpaare wurden mittels Zufallsgenerator innerhalb einer Kreisscheibe von 42 mm Durchmes-
ser bestimmt. Da die zugrundeliegenden Betriebssysteme eine Limitierung der Dateigréfien
beinhalteten, wurde diese Simulation in drei Sequenzen aufgeteilt. In jeder, ca. 100 Stunden
dauernden, Sequenz wurden 10° Gammaquantenpaare emittiert und davon ~ 36-10° oberhalb
der 450-keV-Energieschwelle nachgewiesen. Die Grofle der drei Simulationsdateien betrug
jeweils 1,6 Gigabyte (siehe Anhang C.1 auf Seite 170).

Aus dieser Simulation konnten, wie im Abschnitt 4.5.5 beschrieben wird, kiinstliche tomo-
graphische Messdatensitze extrahiert werden. Die einzige Ausnahme bildete die in Abschnitt
4.6.1 benotigte Simulation einer Flichenquelle zur Bestimmung der koinzidenten Sensiti-
vitdten aller Detektorpaare. Abschnitt 4.5.6 beschreibt die Berechnung der Gewichtematrix
fiir die iterative Rekonstruktion der simulierten und gemessenen Daten des MADPET aus
dieser Simulation.

Abbildung 4.17 zeigt die Verteilung der Vertizes der emittierten Gammaquantenpaare
(Bild a) in einer zweidimensionalen Darstellung im (2, y’)-Koordinatensystem des Tomogra-
phen. Die Bilder b und ¢ enthalten Projektionen des zweidimensionalen Graphen in horizon-
taler und vertikaler Richtung. Diese Abbildung zeigt die angestrebte gleichmé&flige Verteilung
der Emissionsorte der Gammaquantenpaare. In Abbildung 4.18 sind die korrespondierenden
Vertizes der nachgewiesenen Quantenpaare abgebildet. Hierin ist die inhomogene physikalische
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Abbildung 4.16: Wechselwirkungsquerschnitte fiir Gammaquanten mit LSO und simuliertes
Spektrum eines LSO-Einzelkristalls fiir 511 keV Gammaquanten

Zu Abbildung 4.16: Bild links) Die Wechselwirkungsquerschnitte fiir Photoeffekt, Compton-

und Rayleigh-Streuung sind doppelt logarithmisch aufgetragen. Bild rechts) Fiir die Dar-

stellung des simulierten Spektrums wurden lineare Achsen verwendet.
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Abbildung 4.17: Monte Carlo Simulation der homogen verteilten Positronenquelle in einer
Kreisscheibe: Vertizes der emittierten Quantenpaare
Zu Abbildung 4.17: Diese Darstellung dient als Test fiir die korrekte Funktion des Genera-
tors. Bild a) Die Verteilung der Vertizes der emittierten Gammaquantenpaare im (z', y')-
Koordinatensystem des Tomographen; Bild b) Bild a projiziert entlang der z’-Achse; Bild b)
Bild a projiziert entlang der y'-Achse.
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Abbildung 4.18: Monte Carlo Simulation der homogen verteilten Positronenquelle in einer
Kreisscheibe: Vertizes der nachgewiesenen Quantenpaare
Zu Abbildung 4.18: Bild a) Die Verteilung der Vertizes der nachgewiesenen Gammaquan-
tenpaare im (2', y')-Koordinatensystem des Tomographen; Bild b) Bild a projiziert entlang
der z'-Achse; Bild b) Bild a projiziert entlang der y'-Achse.
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Sensitivitdt des Tomographen anhand der Helligkeitsunterschiede im Bild a und der unre-
gelmidBigen Kurvenverldufe in den Bildern b und ¢ zu beobachten. Diese Inhomogenititen
waren konstruktionsbedingt, da durch die Liicken im MADPET-Detektorsystem die hier
dunkler erscheinenden Raumareale schlechter abgetastet wurden.

4.5.4 Berechnung der koinzidenten Antwortfunktionen

Die folgende Aufstellung gibt zusammen mit Abbildung 4.19 qualitativ die Unterschiede
der untersuchten Antwortfunktionen an. Es ist zu betonen, dass die Antwortfunktionen in
dem (2',1y’) Koordinatensystem des Tomographen berechnet wurden. Da sie fiir den Um-
sortierungsprozess zum Sinogramm unter Beachtung des Rotationswinkels ¢(7) angewen-
det wurden, war die Behandlung der Rotation des Detektorsystems bei der Erstellung der
Antwortfunktionen nicht gefordert. Weitere Erklarungen zum Verstdndnis der geometrischen
Bedingungen fiir die Antwortfunktionen und deren Berechnung werden im Anschluss an
diese Aufstellung dargelegt. Es wurden folgende Antwortfunktionen fiir jedes Detektorpaar £
untersucht und fiir die Bilderstellung zur Verfiigung gestellt:

e TRI (engl. triangular response function):
Diese Antwortfunktion entsprach der koinzidenten Antwort von einem, wie in Abbildung
4.19 (links) dargestellten, optimal ausgerichteten Detektorpaar. Die Halbwertsbreite
dieses symmetrischen Dreiecks betrug die Hilfte der dem Gesichtsfeld zugewandten
Kristallkantenldnge.

e CAF (engl. coincidence aperture function):
Aus den Monte Carlo Simulationen wurden realistische koinzidente Antwortfunktionen
fiir alle Detektorpaare ermittelt. Die Berechnung der CAF ist in Abbildung 4.20 und
im nichsten Absatz beschrieben.

e REC (engl. rectangular response function):
Eine vereinfachte Antwortfunktion wurde aus den CAFs generiert. Die Breiten dieser
rechteckigen Sensitivitdtsprofile entsprachen den absoluten Breiten der korrespondie-

renden CAFs:

1 wenn CAF¢(p) >0
0 sonst

REC¢(0) = { (4.12)
Dieses Modell wurde in die Untersuchungen mit aufgenommen, da eine unkomplizierte
analytische Berechnung der Breite fiir jedes Detektorpaar ohne aufwindige Simulati-
onsmethoden machbar ist.

Zur Berechnung der CAF fiir ein Detektorpaar aus der Monte Carlo Simulation wurden alle
Koinzidenzen, die in diesem Paar nachgewiesen wurden, unter der Voraussetzung verwendet,
dass ihre Vertizes innerhalb des Gesichtsfeldes lagen. Es konnten also nur jene Koinzidenzen
fiir die CAF £ verwendet werden, die innerhalb der Schnittfliche der TOR &€ mit dem Ge-
sichtsfeld emittiert wurden (v/ € FOV N TOR, siehe Abbildung 4.20, links). Es wurde eine
Grundlinie fiir die CAF £ durch das Lot auf die LOR € und den Koordinatenursprung definiert
und auf einer Breite von 86 mm (Durchmesser des Tomographen) in 512 Elemente unterteilt.
Jedes Element einer CAF hatte demzufolge ein Breite von & 0,17 mm. Der rechte Teil von
Abbildung 4.20 beschreibt die Berechnung der CAF fiir ein Detektorpaar &. Eine Koinzi-
denz, beschrieben durch die in Abschnitt 4.5.1 beschriebenen Werte {c,, ¢s, Eq, Ey, X}, %}, v'},
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Abbildung 4.20: Berechnung der koinzidenten Antwortfunktion fiir ein Detektorpaar
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Abbildung 4.21: Ausgewidhlte Antwortfunktionen (CAF und TRI) des MADPET
Zu Abbildung 4.21: Die Antwortfunktion TRI wird durch eine diinne Linie und Marker,
CAF durch eine dicke Linie ohne Marker gekennzeichnet. Deutlich erkennbar ist hier der
Versatz zwischen TRI und CAF fiir die Paare L1 und L3. Exemplarisch ist hier der Versatz
(in mm) fiir LOR L1 als Abstand der Maxima von TRI und CAF eingezeichnet.
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Mittelwert SD Maximalwert | Minimalwert
[mm] [mm] [mm] [mm]
FWHM 2,8 0,8 4.5 1,85
FWTM 49 14 7,8 3,33
Versatz 1,6 1,2 4,1 0,0

Tabelle 4.2: Analyse der MADPET-Antwortfunktionen

Zu Tabelle 4.2: Breiten der aus den Monte Carlo Simulationen von MADPET berechneten
Antwortfunktionen (CAF) und Versatz zwischen den CAF und TRI Antwortfunktionen.
FWHM und FWTM geben hier die Halb- und Zehntelwertsbreiten der CAFs an. Versatz
(siche Abbildung 4.21, rechts) beschreibt die Positionierungsfehler bei der Verwendung
der TRI Antwortfunktion in der Bilderstellung. Mittelwert und Standardabweichung (SD)
wurden fiir die entsprechende Gréfle iiber alle 576 Antwortlinien berechnet. Mit Maximalwert
ist der grofite Wert fiir alle 576 LORs angegeben. Die zusétzlich angegebene Spalte
»Minimalwert“ gilt fiir jene LORs, deren Kristalle optimal zueinander ausgerichtet waren.
Fiir diese Falle war die CAF identisch zu der schmalsten Antwortfunktion, der TRI.

wurde zur Erhéhung des Elements o der CAF verwendet. Das Element p war durch den
Schnittpunkt der CAF-Grundlinie mit der Verbindungslinie der beiden Schwerpunkte x/, und
x;, der Wechselwirkungen beider Gammaquanten mit den Kristallen ¢, und ¢, definiert. Durch
Wiederholen dieses Vorgangs fiir alle, von diesem Detektorpaar erfassten, Koinzidenzen lief§
sich eine realistische koinzidente Antwortfunktion des MADPET fiir die LOR & aus der Monte
Carlo Simulation entwickeln.

Abbildung 4.21 zeigt auf der linken Seite die Lage von drei ausgew&hlten Antwortlinien
L1, L2 und L3. Im rechten Bild sind die Ergebnisse der hier beschriebenen Berechnung
der realistischen Systemantwort (CAF) im Vergleich zu der analytisch ermittelten Antwort-
funktion (TRI) dargestellt. Die unterschiedlichen Breiten und Positionen der maximalen
Sensitivitdt sind deutlich zu beobachten. Um die Unterschiede zwischen CAF und TRI genauer
zu untersuchen, wurden fiir jede LOR folgende Werte ermittelt:

o (FWHM) die Halbwertsbreite der CAF’;
o (FWTM) die Zehntelwertsbreite der CAF;

e (Versatz) der Abstand zwischen Positionen maximaler Sensitivitdt von CAF und TRI.

Abbildung 4.21 veranschaulicht dies fiir die LOR & = L1.

In Tabelle 4.2 sind fiir diese drei Gréflen, iiber alle 576 Antwortlinien ermittelt, die Mittelwerte
und ihre Standardabweichungen, sowie deren Maximal- und Minimalwerte angegeben. Die fiir
alle Detektorpaare identischen Halb- und Zehntelwertsbreiten der TRI Antwortfunktion sind
implizit in der Spalte ,Minimalwert“ enthalten, da die TRI die schmalste Antwortfunktion
des MADPET repridsentierte (siehe LOR & = L2 in Abbildung 4.21). Die festgestellten
Unterschiede, im Besonderen der grofle Versatz von bis zu 4,1 mm, wiesen auf eine feh-
lerhafte Zuordnung der gemessenen Koinzidenzen bei der Verwendung einer, beziiglich des
Detektorpaares invarianten, Systemantwort wie der Funktion TRI hin. Ein genauer Vergleich
der Anwendung der TRI, CAF und REC Antwortfunktionen in der Bilderstellung wird in
Abschnitt 4.8 auf Seite 96 durchgefiihrt.
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4.5.5 Berechnung tomographischer Projektionsdaten

Es sei noch einmal darauf hingewiesen, dass die Vertizes und Wechselwirkungskoordinaten
aus den Simulationen im Koordinatensystem (2’,y’) des Tomographen vorlagen (siehe Abbil-
dung 4.7 auf Seite 63). Um die Verwendung dieser Daten fiir tomographische Berechnungen zu
ermdglichen, musste eine zuséitzliche Rotationsoperation angewendet werden. Abbildung 4.22
veranschaulicht die Rotation des zur Bildmatrix gehdrenden, raumfesten (2, y)-Koordinaten-
systems gegeniiber dem Tomographen-Koordinatensystem (z’,y’). Darin ist ein kreisférmiges
Objekt angezeigt, das als homogener Emitter anzunehmen ist. Fiir dieses Objekt sollte nun ei-
ne tomographische Messung aus der Simulation der groflen, das Gesichtsfeld iiberstreichenden,
Kreisscheibe generiert werden. Fiir einen Winkelschritt  waren die Koordinatensysteme um
den Winkel () zueinander rotiert. Um die Anzahl der Rotationsoperationen einzuschrénken,
wurde fiir Schritt n das Objekt ¢ entgegen der Rotationsrichtung, also aus dem raumfesten
System (z,y) in das Tomographen-Koordinatensystem (', y'), rotiert. Die Betrachtungen der
Daten in den beiden Koordinatensystemen kénnen wie folgt zusammengefasst werden:

e Die Vertizes der simulierten Koinzidenzen lagen im (2, y')-Koordinatensystem des To-
mographen vor.

e Die Objekte, fiir die ein kiinstlicher Messdatensatz erstellt werden sollte, waren ortsfest
beziiglich des raumfesten (z, y)-Koordinatensystems.

e Der zu simulierende Rotationswinkel ¢(7) war negativ. Dies entspricht - wie in Abbil-
dung 4.7 auf Seite 63 dargestellt - einer Rotation des Tomographen-Koordinatensystems
(2',y") beziiglich des raumfesten (z,y)-Koordinatensystems mit dem Winkel ®(n) > 0
im Uhrzeigersinn.

e Die Vergleichsoperation geschah im (2/, y')-Koordinatensystem des Tomographen. Die
Objekte wurden hierfiir in dieses Koordinatensystem gedreht.

e Die aufgrund des Winkelschritts 1 anzuwendende Rotationsoperation berechnete die
Koordinaten eines Punktes x’ im um ¢(7n) rotierten System aus seinen Koordinaten x
im ruhenden System.

Da hier ausschliefllich kreisférmige Objekte behandelt wurden, war nur die Rotationsoperation

X (@,n) = DyiyXm(q) (4.13)

des Objektmittelpunktes x,,(q) = (2,,(q), ym(q))T durchzufiihren. AnschlieBend wurden jene
Quantenpaare fiir die Messung in LOR & akzeptiert, deren Vertex in diesem Winkelschritt
innerhalb der rotierten Quelle lagen. Durch Anwendung der Quellenrotation und wiederholtes
Suchen der Treffer zwischen rotierter Quelle und den Vertizes konnte auf diese Weise ein
simulierter Messdatensatz fiir das kreisférmige Objekt erstellt werden. Der fiir den MADPET
entwickelte Algorithmus erlaubte die Wahl einer beliebigen Anzahl @ von kreisférmigen
Objekten, jeweils definiert durch:

e ihren raumfesten Mittelpunkt x,,(¢) mit ¢ € [1,Q],

e ihren Radius R(q) und
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1) Winkelschritt = 1
2) Rotieren aller ¢ € [1,Q] Quellen bzw. Locher, entsprechend dem mit dem Winkel-
schritt n korrespondierenden Winkel ¢(5), in das Tomographen-Koordinatensystem:
X (0:1) = Dyy) Xm(9)-

3) Fiir alle u € [1,U] nachgewiesenen Koinzidenzen wird gepriift, ob ihr Vertex
(2! (u), ¥, (u))T innerhalb der zu behandelten, rotierten, Objekte (q,7) liegt:

[ () — 2 (g, m)]" + [ (w) = (0. m)]” < R(g)%

Ist diese Bezichung fiir mindestens eine der durch F(q) = 1 gekennzeichneten
emittierenden Quellen erfiillt und gleichzeitig fiir alle durch F(¢) = 0 gekennzeichneten
Locher nicht erfiillt, so wird die Koinzidenz u akzeptiert und dem simulierten tomo-
graphischen Messdatensatz hinzugefiigt. Dazu wird das beim Nachweis der Koinzidenz
u beteiligte Detektorpaar

& = cq(u) 244 (cp(u) —24)

nach Gleichung 4.3, sowie das durch € und den Index 7 fiir den Winkelschritt definierte
Projektionselement

T— (7]—1)'€+€

ermittelt und das korrespondierende Element des List-Mode-Histogramms h um eins
erhoht:

h(i) — h(i)+1.

4) Nach Erhohen des Indexes fiir den Winkelschritt (n — » 4+ 1) wird zum Punkt
2 zuriickgesprungen, also die Suche fiir den néchsten Winkelschritt gestartet. Der
Riicksprung wird solange durchgefiihrt, bis die Suche fiir die geforderte Anzahl von
Winkelschritten (n = 7) vollendet ist.

Ablaufkasten 4.6: Berechnung der tomographischen Projektionsdaten aus den Monte Carlo
Simulationen

o cine Flagge F'(¢), die angab, ob das Objekt emittierend (F'(¢) = 1) oder nicht emittie-
rend (F'(¢) = 0) war. Durch setzten von F(q) = 0 konnten auf diese Weise auch Locher
in der zu ermittelnden Verteilung realisiert werden.

Der Suchalgorithmus zum Erstellen des kiinstlichen Messdatensatzes aus der Simulation ist
im Ablaufkasten 4.6 zusammengefasst. Die Zahl der durchzufiihrenden Rotationsoperationen
betrug bei diesem Algorithmus @) - 7 bei insgesamt U - Q) - /) notwendigen Vergleichen. Die
mit diesem Algorithmus erstellten Datensétze und deren rekonstruierte Bilddaten werden im
Kapitel 4.8 auf Seite 96 diskutiert.

4.5.6 Berechnung der Gewichtematrix

In dieser Arbeit wurde der Ansatz untersucht, die Gewichtematrix fiir die iterative statistische
Bildrekonstruktion vollstindig aus Monte Carlo Simulationen zu berechnen. Andere Gruppen
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Abbildung 4.22: Extraktion von tomographischen Datensdtzen aus der Monte Carlo Simula-

tion des MADPET
Zu Abbildung 4.22: Darstellung des Extraktionsproblems fiir den ersten Winkelschritt (links)
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Abbildung 4.23: Berechnung der Gewichtematrix fiir die iterative Rekonstruktion aus der
Monte Carlo Simulation der homogenen Quellenverteilung
Zu Abbildung 4.23: Darstellung des Extraktionsproblems fiir den ersten Winkelschritt (links)

und den, um 36° rotierten, siebten Winkelschritt (rechts).
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propagierten bisher die Berechnung der Matrix auf analytischem Wege unter Annahme einiger
Vereinfachungen. Qi et al. [99, 120, 119] etablierten unter anderem fiir den Kleintiertomogra-
phen MicroPET [21] fiir die Rekonstruktion eines relativ kleinen Gesichtsfeldes (60 %) eine
Gewichtematrix, die in unterschiedlich zu ermittelnde, ndherungsweise bestimmte Anteile
faktorisiert wurde:

A = Ageom : Ablur : Asens- (414)

A gcom enthielt als Ndherung die Raumwinkelanteile der Bildelemente beziiglich der Front-
flichen der Kristalle. Der blur Term beriicksichtigte die physikalischen Prozesse der Gam-
maquanten mit den Detektoren (z.B. Streuung im Detektorsystem) auf Basis eines Sino-
gramms, also nicht fiir jedes (¢,7) Element der Matrix sondern nur fiir jedes, aus der Um-
sortierung der gemessenen Koinzidenzen ermittelte, Sinogrammelement. Ag.,s beinhaltete
wie in dieser Arbeit die koinzidenten elektronischen Sensitivititen der Detektorpaare. Im
Gegensatz zu Qi et al. wurde jedes Element (¢, 7) der hier untersuchten Gewichtematrix aus
der Monte Carlo Simulation ohne Einschrénkungen ermittelt. Es fand keine Gruppierung von
Matrixelementen unter vereinfachten gemeinsamen Eigenschaften statt. Ein Vergleich der hier
entwickelten mit den von anderen Gruppen fiir Kleintiertomographen etablierten Methoden
wird in Kapitel 7 auf Seite 145 vorgestellt.

Die Berechnung der fiir die iterative List-Mode-Rekonstruktion der MADPET-Daten not-
wendige Wahrscheinlichkeits- oder Gewichtematrix aus der Monte Carlo Simulation erfolgte
auf eine, der Extraktion von Quellenverteilungen, sehr dhnliche Weise. Sie basierte auf der
Tatsache, dass sich die Wahrscheinlichkeit dafiir, ein im Bildelement j emittiertes Gam-
maquantenpaar im Projektionselement ¢ nachzuweisen, durch Zihlen der in der Simulation
erfolgten Wechselwirkungen ermitteln ldsst. Genauer gesagt, diese Nachweiswahrscheinlich-
keit ist linear proportional zu der Zahl der in der Simulation aus j emittierten und in ¢
nachgewiesenen Quantenpaare. Im vorigen Abschnitt wurden die Berechnungen im rotierten
Koordinatensystem (2',y’) des Tomographen durchgefiihrt. Es wurde dadurch die Rotation
einer geringen Zahl @@ von Objekten der Rotation einer grofien Zahl U von Vertizes zur
Minimierung der Rechenzeit vorgezogen. Im Gegensatz dazu wurde fiir die Berechnung der
Gewichtematrix der Rotationsschritt auf jeden Vertex v’(u) angewendet. Der Grund hierfiir
war in der Beschaffenheit der Objekte zu finden. Anstelle der kreisférmigen Objekte bei
der Erstellung der simulierten Messdatensitze wurden nun als Objekte die quadratischen
Bildelemente angenommen, was den in Punkt 3 des Ablaufkastens 4.6 auf Seite 85 be-
schriebenen Vergleich kompliziert hitte. Im Folgenden blieb die Bildmatrix raumfest, die
Bildelemente waren somit durch einfache Einschridnkungen der horizontalen und vertikalen
Raumkoordinaten beschreibbar. Zusammenfassend l&sst sich zur Rotationsoperation bei der
Berechnung der Gewichtematrix festhalten:

e Die Vertizes lagen im rotierten (2, y’)-Koordinatensystem des Tomographen vor.
e Die Bildmatrix war ortsfest beziiglich des raumfesten (z,y)-Koordinatensystems.

e Die Vergleichsoperation geschah im raumfesten (z,y)-Koordinatensystem. Die Vertizes
der nachgewiesenen Gammaquantenpaare wurden hierfiir in das raumfeste Koordina-
tensystem gemifl dem Rotationswinkel ¢(7) zuriickgedreht.

e Der zu simulierende Rotationswinkel ¢(7) war negativ. Dies entspricht - wie in Ab-
bildung 4.7 dargestellt - einer Rotation des Tomographen beziiglich des raumfesten
Koordinatensystems mit dem Winkel ®(7) > 0 im Uhrzeigersinn .
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e Die anzuwendende Rotationsoperation berechnete die Koordinaten eines Punktes x im
ruhenden System aus seinen Koordinaten x’ im rotierten System durch Anwendung der
Drehmatrix D;(n)'

Zur Vorbereitung der Vergleichsoperation wurde mit

0(e) = {uel: & =¢} (4.15)

jene Untermenge aller nachgewiesenen Quantenpaare definiert, deren Nachweis in dem Detek-
torpaar £ erfolgte. Sie musste aufgrund ihrer Unabhdngigkeit vom Winkelschritt nur einmal
bestimmt werden. Mit F(j) wurde jene Menge aller Punkte im (z,y) Koordinatensystem
definiert, die innerhalb des Bildelements j lagen. Damit lief§ sich eine Untermenge

Ua(nj) = {uet:viuneF()f (4.16)

der Menge U aller simulierten Koinzidenzen ermitteln, deren - beziiglich des Winkelschritts
7 rotierte - Vertizes im (z,y) System innerhalb der Fliche des Bildelements j lagen. Diese
Untermenge musste fiir jeden Winkelschritt neu bestimmt werden, erforderte also insgesamt
7i7-U Rotationsoperationen. Die Menge Us (€, 7, j) aller zu akzeptierender Koinzidenzen wurde
anschlieend aus der Schnittmenge von U; und U, ermittelt:

U3(57777j) = Ul(g) N U2(777]) (417)

Um die Ahnlichkeit der Indizierung von Us mit der zu ermittelnden Wahrscheinlichkeit a(i, 5)
zu verdeutlichen, kann durch Einsetzen der Beziehung fiir die Bestimmung des Projektions-
elements 1,

~

i= &+, (4.18)

diese Untermenge als

Us(&,n.7) = Us(i,j) (4.19)

geschrieben werden. Aufgrund der eingangs beschriebenen Proportionalitit zwischen der Zahl
der nachgewiesenen Gammaquantenpaare und der Wahrscheinlichkeit a(¢, 5), ein im Bildele-
ment j emittiertes Quantenpaar im Projektionselement ¢ zu finden, lief sich a(¢, j) aus der
Menge Us(i, j) ermitteln:

a(i,j) ~ > L (4.20)

u€Us(7,7)

Der hier beschriebene Vergleich, im besonderen die Problematik der Rotation, ist in Abbil-
dung 4.23 auf Seite 86 veranschaulicht. Eine Zusammenfassung des Suchalgorithmus zum
Erstellen der Gewichtematrix aus der Simulation ist in dem Ablaufkasten 4.7 auf Seite 90 zu
finden. Die Zahl der im Schritt 2a durchzufiihrenden Rotationsoperationen betrug bei diesem
Algorithmus U - 1), bei insgesamt J - U - ) notwendigen Vergleichen im Schritt 2c.
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Abbildung 4.24: Aufbau fiir die Messung und Simulation der koinzidenten Sensitivititen
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Abbildung 4.25: Monte Carlo Simulation der homogenen Flichenquelle: Verteilung der
Vertizes der emittierten Quantenpaare
Zu Abbildung 4.25: Bild a) Die Verteilung der Vertizes der emittierten Gammaquantenpaare
im (2',y')-Koordinatensystem des Tomographen; Bild b) Bild a projiziert entlang der x'-
Achse; Bild b) Bild a projiziert entlang der 3'-Achse.
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Abbildung 4.26: Monte Carlo Simulation der homogenen Flachenquelle: Vertizes der nachge-
wiesenen Quantenpaare
Zu Abbildung 4.26: Bild a) Die Verteilung der Vertizes der nachgewiesenen Gammaquan-
tenpaare im (2', y')-Koordinatensystem des Tomographen; Bild b) Bild a projiziert entlang
der 2'-Achse; Bild b) Bild a projiziert entlang der y'-Achse.
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1) Winkelschritt = 1

2) Fiir jede erfasste Koinzidenz u werden folgende Operationen ausgefiihrt:

2a) Um den Vergleich mit den Bildelementen F(j) durchfiihren zu kénnen, muss der
Vertex v/(u) jeder Koinzidenz u € [1,U] in das raumfeste Koordinatensystem
mit —p(n) zuriickgedreht werden:

viu,m) = D’w(n)vl(u). (4.21)

2b) Der Index ¢ fiir das Projektionselement wird aus dem beteiligten Detektorpaar
&(u) und dem Winkelschritt n ermittelt:

i=¢& - n+&(u).

2c¢) Das Bildelement j, in dem der zuriickrotierte Vertex v(u,n) liegt, wird durch
den folgenden Vergleich gesucht:

i= {Uivumeri}
2d) Das entsprechende Gewicht a(é, j) wird erhoht:
a(i,j) —= a(i,j)+ 1.
3) Nach Erhéhen des Indexes fiir den Winkelschritt (n — 5 + 1) wird zum Punkt 2

zurilickgesprungen. Der Riicksprung wird solange durchgefiihrt, bis die Suche fiir die
geforderte Anzahl von Winkelschritten (n = 7)) vollendet ist.

Ablaufkasten 4.7: Berechnung der Gewichtematrix aus den Monte Carlo Simulationen

4.6 Bestimmung von Korrekturdaten

4.6.1 Bestimmung der koinzidenten Sensitivititen

Die Sensitivitit eines Detektorpaares beziiglich paarweise koinzident einfallender Gammaquan-
ten kann im Allgemeinen in die physikalische Sensitivitdt s, und die elektronische Sensitivitét
se faktorisiert werden [52]:

s = sp(&) - 5e(&)- (4.22)

Hierbei wird davon ausgegangen, dass beide Sensitivitdten invariant gegeniiber der Position
des Detektorsystems im Raum, also dem Winkelschritt 5, sind. Die physikalische Sensitivitdt
wird durch alle physikalischen Effekte wie z.B. Raumwinkel, Wechselwirkungsquerschnitt und
Abschirmungen verursacht. Sie ldsst sich, wie in dieser Arbeit durchgefiihrt, anhand von
Monte Carlo Simulationen ermitteln und in der Gewichtematrix bei der statistischen Rekon-
struktion verwenden. Die elektronische Sensitivitidt wird unter anderem durch Variationen
in der zeitlichen Propagierung der Spannungsimpulse und durch unterschiedliche Weiten der
Koinzidenzfenster, z.B. aufgrund unterschiedlicher zeitlicher Konstanz der einzelnen Kanile
der Koinzidenzelektronik, verursacht. Sie ldsst sich in der Regel nur anhand von Messungen
bestimmen. In dieser Arbeit enthielt s. neben den elektrischen Sensitivititen auch jene Anteile
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der physikalischen Sensitivitdt, die von den simulierten Werten von s, abwichen, wie z.B. den
Einfluss der unterschiedlichen Energieauflésungen der Einzeldetektoren.

Da die physikalischen Sensitivitdten bereits anhand der Antwortfunktionen bzw. der Mon-
te Carlo Gewichtematrix in der Bildverarbeitung beriicksichtigt wurden, mussten nur die
Elemente von s, aus einer Messung bestimmt werden. Dies gelang durch das Messen und
das Simulieren einer Flichenquelle [105], durch die sdmtliche Detektorpaare mit koinzidenten
Gammaquanten exponiert wurden. Damit konnten aufwéindige Faktorisierungs- und L&sungs-
ansétze [5] vermieden werden. Um auch eine Exposition der Detektoren am Rande des Ge-
sichtsfeldes zu gewihrleisten, wurde ein spezielles Flichenphantom angefertigt. Die Mafie
dieser kuboiden Flichenquelle betrugen 90 x 2 x 5 mm?. Da die Breite von 90 mm gréfer
als der Detektorabstand des Tomographen war, konnte die Messung nur in einer Position des
Detektorsystems (wie in Abbildung 4.24 dargestellt) durchgefiihrt werden. Die Position der
Flichenquelle in der zusitzlich durchgefiihrten Monte Carlo Simulation (10? emittierte Quan-
tenpaare, 25 - 10° nachgewiesene Quantenpaare oberhalb 450 keV, 1,1 Gigabyte Dateigrifie)
wurde entsprechend dieser Messsituation angelegt. Abbildung 4.25 zeigt die Verteilung der
Vertizes der emittierten Gammaquantenpaare und deren Projektionen entlang der kartesi-
schen Koordinatenachsen. Die Verteilung der Vertizes der korrespondierenden nachgewiesenen
Quantenpaare ist in Abbildung 4.26 dargestellt. Es ist - wie in Abbildung 4.18 auf Seite 80 - die
inhomogene physikalische Sensitivitdt des Tomographen anhand der Helligkeitsunterschiede
im Bild a und der unregelmifigen Kurvenverldufe in den Bildern b und ¢ zu beobachten.

Die elektronischen Sensitivititen wurden durch Bilden des Quotienten aus den Summen
Ny(€) und Ny(€) der gemessenen und simulierten Koinzidenzen im Detektorpaar £ bestimmt
und auf ihren Maximalwert normiert:

se(§) (4.23)

Fiir den besonderen Fall, dass die Summe Ny () fiir ein Detektorpaar £ sehr klein war, wurde
diesem vor der Berechnung von s.(§) ein gemittelter Wert iiber die von Null verschiedenen
Werte von N, zugewiesen. Zur Anwendung in der Bilderstellung wurden in Gleichung 4.22
die physikalischen Sensitivitdten fiir alle Detektorpaare £ auf 1 gesetzt (s,(§) = 1), da sie
bereits in der Gewichtematrix bzw. in den Antwortfunktionen enthalten waren. In der weiteren
Datenverarbeitung kam somit

s@€) = se(8) (4.24)

fiir die Sensitivitdtskorrektur zur Anwendung.

4.6.2 Bestimmung der zufilligen Koinzidenzen

Wie bereits in den vorigen Kapiteln dargelegt (siehe Abschnitte 2.4.1 und 3.2.2), beeinflusst
die Kontamination der Messdaten durch zuféllige Koinzidenzen die Wirkungsweise der Re-
konstruktionsmethoden. Es werden falsche Emissionsorte fiir diese zufilligen Koinzidenzen
berechnet und somit der Untergrund im rekonstruierten Bild erhdht. MADPET lief§ aufgrund
seines elektronischen Schaltungsaufbaus keine vollstindige Messung der zufilligen Koinziden-
zen zu. Dafiir wire eine zweite analoge und digitale Koinzidenzelektronik erforderlich gewesen.
Diese Forderung konnte aufgrund fehlender finanzieller Mittel nicht erfiillt werden. Die analoge
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Koinzidenzelektronik des MADPET erlaubte jedoch das Zihlen der zufélligen Koinzidenzen
anhand der delayed-window Methode, summiert iiber alle Detektorpaare £. Diese Zahl wurde
wihrend der Messung von h (List-Mode Histogramm aller Koinzidenzen) an einem Zihler
dargestellt und von der die Messung durchfiihrenden Person notiert. Unter der Annahme,
dass die Wahrscheinlichkeit fiir eine zuféllige Koinzidenz fiir alle List-Mode Elemente 7 gleich
war (abgesehen von der Sensitivitdt s), wurde der Mittelwert

I
ho= Z h(i) (4.25)

~ =

tiber das gemessene List-Mode Histogramm gebildet. Anhand der notierten Zahl konnte fiir
die Bildrekonstruktion das List-Mode Histogramm n der zufilligen Koinzidenzen

Rate der zufdlligen Koinzidenzen

n(i) = 1,3 k- s(€(3)). (4.26)

Rate aller Koinzidenzen

abgeschétzt und mit den unterschiedlichen Sensitivititen s zu einem realistischen Messda-
tensatz umgeformt werden. Der anhand von Messungen abgeschitzte Korrekturfaktor (1, 3)
diente zur Anpassung der an dem Zidhler dargestellten an die zu erwartende Rate der zufélligen
Koinzidenzen. Mit diesem Faktor wurden kleine Unterschiede in den Weiten des Koinzidenz-
und des verzogerten Zeitfensters korrigiert.

4.7 Tomographische Bildrekonstruktion

Die Rekonstruktion der MADPET-Daten wurde mit der gefilterten Riickprojektion und mit
zwel iterativen statistischen Algorithmen durchgefiihrt. Die besonderen Anforderungen an
die Rekonstruktion fiir MADPET wurden in diesen Algorithmen anhand der in diesem Ka-
pitel beschriebenen Methoden (Umformung zum Sinogramm, bzw. iterative Rekonstruktion
des List-Mode-Histogramms mittels der Monte Carlo Gewichtematrix) beriicksichtigt. Alle
rekonstruierten Bildmatrizen enthielten 128 x 128 Bildelemente mit je 1 mm Kantenl&nge.

4.7.1 Umformung zu Sinogrammen

Die in Abschnitt 4.4 vorgestellte Vorverarbeitung der gemessenen und simulierten Daten
lieferte fiir jeden tomographischen Datensatz ein List-Mode Histogramm. Um diese Daten fiir
die analytische Rekonstruktion nutzbar zu machen, war die Umsortierung (engl. rebinning)
des List-Mode Histogramms zu einem Parallel-Sinogramm erforderlich. Der Vorgang dieser
Umformung ist in Abbildung 4.27 und, zusammengefasst, im Ablaufkasten 4.8 beschrie-
ben. Entgegen herkbmmlicher Einsortierungsalgorithmen, die fiir jede gemessene Koinzidenz
lediglich ein einzelnes bzw. zwei (lineare Interpolation) oder vier (bilineare Interpolation)
Sinogrammelemente modifizieren, verwendete die in dieser Arbeit entwickelte Umformungs-
methode die analytischen (TRI) bzw. die aus den Monte Carlo Simulationen gewonnenen
(REC, CAF) koinzidenten Antwortfunktionen der einzelnen Detektorpaare. Deren Berech-
nung wurde im Abschnitt 4.5.4 beschrieben. Zu den geometrischen Randbedingungen zwischen
Antwortfunktionen und Sinogramm k&nnen folgende Anmerkungen zusammengefasst werden:

e Die Breite der Sinogrammzeilen war identisch mit der Breite der Antwortfunktionen.
Sie betrug, aufgrund der Wahl der iiblichen Matrixbreite fiir das Sinogramm von 128
Elementen, 128 mm.
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Abbildung 4.27: Einsortierung einer Koinzidenz in das Parallelsinogramm
Zu Abbildung 4.27: Bild links) Schematische Darstellung und geometrische Randbedingun-
gen der Einsortierung einer in der LOR & nachgewiesenen Koinzidenz in das Sinogramm
durch Addition der Antwortfunktion zu der entsprechenden Sinogrammezeile. Bild rechts)
Fiir deren Nutzung im Sinogramm wird die zu dem Detektorpaar £ gehérende Antwortfunk-
tion r™ (¢, %) - multipliziert mit der Korrektur s(¢) fiir die koinzidente Sensitivitit - durch
Bilden der Integrale mit der Breite der Sinogrammelemente zu der Sinogrammzeile z(r, )

elementeweise addiert.

e Jede Sinogrammzeile wurde in p € [1, 128] Elemente zu je Ap = 1 mm Breite unterteilt.

e Jede Antwortfunktion wurde in o € [1,512] Elemente zu je Ap = 128 mm/512 =
0,25 mm unterteilt. Diese feinere Abtastung der Antwortfunktionen wurde gewdhlt, um
in der Wahl der Breiten der Sinogrammelemente eine grofiere Freiheit zu gewédhrleisten.
Bei der hier vorgestellten Breite von 1 mm je Sinogrammelement wire eine Abtastung
der Antwortfunktionen in 1-mm-Schritten jedoch ausreichend gewesen.

Zur Einsortierung der im List-Mode-Histogramm gespeicherten Koinzidenzen musste fiir jedes
Histogrammelement ¢ = (—1) é—l—f die zugehorige Sinogrammezeile 7 aus dem Winkelschritt
n und dem beteiligten Detektorpaar & ermittelt werden. Die absolute Lage einer LOR &
im Winkelschritt 5 war durch den Rotationswinkel ¢(7) und durch den Relativwinkel (&)
zwischen dem Tomographen-Koordinatensystem (2',4’) und der LOR & definiert (siche Ab-
bildung 4.27, links). Die Winkelschrittweite der Rotation des Tomographen wurde durch die
Anzahl der Winkelschritte 7 {iber eine vollstdndige 180°-Rotation definiert,

180°
Do, = =1, (1.27)

~

Ui

und betrug bei allen MADPET-Messungen (fiir 7 = 30) Ap, = 6°. Der Rotationswinkel ¢ ()
im Winkelschritt 7 € [1, 7] lie sich somit durch

e(n) = Apy-(n-1) (4.28)
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ermitteln. Der Relativwinkel ¢(£) musste fiir jede LOR & = ¢, - 24 + ¢ — 24 nur einmalig
durch Verbinden der Mittelpunkte der beiden Kristalle ¢, und ¢, und Berechnen des Stei-
gungswinkels dieser Geraden im (2, y')-Koordinatensystem bestimmt werden. Der absolute
Winkel der LOR ¢ im raumfesten Koordinatensystem (z,y) war somit

o(n,&) = e+ e©) (4.29)
= Dy (n=1) +¢(&).

Damit war der absolute Winkel fiir ein Histogrammelement ¢ ermittelt. Der Schritt zur
Einsortierung einer Koinzidenz £ in das Sinogramm beinhaltete nun das Suchen nach der
Sinogrammzeile, deren Projektionswinkel ¢(7) dem absoluten Winkel ¢(7, £) entsprach. Dazu
wurde zuerst die Winkeldifferenz A, der Projektionsdaten zweier benachbarter Zeilen im
Sinogramm anhand der Anzahl 7 der Sinogrammzeilen mit

180°

~

7

berechnet. Sie betrug (fiir 7 = 90) Ay, = 2°. Fiir die gesuchte Sinogrammzeile 7 musste
folgende Beziehung gelten:

T-DNpr < p(n,&) < (T4+1)-Agp,.

War diese Zeile 7 ermittelt, konnte die Antwortfunktion JL'M(S7 %) zu der Sinogrammzeile
M (7, %) addiert werden. Diese Addition wurde aufgrund der eingangs genannten unterschied-
lichen Abtastungen von Sinogrammzeilen und Antwortfunktionen als folgender Integrations-
schritt fiir jedes Fllement p der Sinogrammezeile 7 ausgefiihrt:

,ZM(T7 p) — ZM(T7 ) —I—/dm‘M(f7 0)-s(&) ; V,. (4.31)

o€p

z

Hierbei wurde iiber die Breite des Sinogrammelements p die Antwortfunktion r™ integriert
und dieser Integralwert zu dem Sinogrammelement p addiert (siehe Abbildung 4.27, rechts).
Der Integrationsschritt wurde eingefiihrt, um den Algorithmus auch fiir andere Abtastin-
tervalle (z.B. p # 128) anwendbar zu machen. War p kein ganzzahliges Vielfaches von
p, wurde die Integration anhand linearer Interpolation zwischen benachbarten Elementen
der Antwortfunktion r™ (&, +) durchgefiihrt. Die vollstindige Umformung eines List-Mode-
Histogramms h zum Parallel-Sinogramm z wird im Folgenden mit dem Rebinningoperator
RM zu der Beziehung

2 = RM{h—n,s} (4.32)

zusammengefasst, wobei M € {TRI, REC, CAF} die dabei verwendete Antwortfunktion dar-
stellt. Lag ein Datensatz fiir die zufilligen Koinzidenzen vor, so wurde dieser vor der Umsor-
tierung vom List-Mode Histogramm aller Koinzidenzen subtrahiert.

Da die Information, welches Detektorpaar zu welchem Element des Sinogramms beige-
tragen hatte, nach der Umsortierung nicht mehr vorhanden war, wurde die Korrektur fiir
die unterschiedlichen koinzidenten Sensitivitdten (siehe Abschnitt 4.6.1) der einzelnen Detek-
torpaare in den hier vorgestellten Umformungsalgorithmus integriert. Diese Sensitivitdtskor-
rektur ist anhand der multiplikativen Anwendung von s(&) in Gleichung 4.31 ersichtlich. Bei
der Umsortierung von simulierten Daten wurde s(§) = 1 fiir alle Detektorpaare gesetzt. Die
in den Gleichungen 4.31 bzw. 4.32 angegebene Einsortierung konnte mit jeder der drei, im
Abschnitt 4.5.4 auf Seite 81 beschriebenen, Antwortfunktionen angewendet werden.
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Setze n =1 fiir den ersten Winkelschritt.
Setze £ = 1 fiir das erste Detektorpaar der aktuellen Histogrammzeile 7.

Das Element ¢ der aktuellen Histogrammzeile 5 enthélt die Zahl der gemessenen

Koinzidenzen h(i) = h((n — 1) - € +&). Folgende Operationen zur Einsortierung einer
einzelnen gemessenen Koinzidenz in das Sinogramm werden h(¢)-mal durchgefiihrt:

3a) Es wird der Winkel der Projektionslinie & im Winkelschritt » durch

e(n,8) = en)+elE)

ermittelt. Hierbei ist der Wert ¢(n) anhand der Weite der Winkelschritte Ay, =
180° /7 durch

e(n) = Dpy-n

zu ermitteln. Der Winkel ¢(&) ist relativ zum Tomographen-Koordinatensystem
definiert und muss nur einmal fiir jede LOR & bestimmt werden.

3b) Die Anzahl 7 der in dem Sinogramm vorkommenden Zeilen, also die Zahl der
in dem Sinogramm enthaltenen Parallelprojektionen, wird einmalig festgelegt.
Wiederum ist die Winkelschrittweite zwischen zwei Sinogrammzeilen durch
Ay, = 180°/7 definiert. Es erfolgt nun die Priifung, welche Sinogrammzeile dem
Projektionswinkel ¢(n,£) am nédchsten ist. Es wird jener Wert von 7 gesucht,
fiir den folgende Beziehung gilt:

T Np, < € < (T4+1)- D,

3c) Die Antwortfunktion des Detektopaars € wird zu der, durch den Index 7 definier-
ten, Sinogrammzeile addiert. Hierbei findet wie in Gleichung 4.31 beschrieben
eine Integration der kleinen Elemente ¢ der Antwortfunktion (mit Ag = 0,25
mm) iiber die Weite der jeweiligen Elemente p der Sinogrammzeile statt.

Nach Erhéhen des Indexes fiir den Winkelschritt (n — 5 4+ 1) wird mit der néachsten
Histogrammazeile im Punkt 2 fortgefahren. Der Riicksprung wird solange durchgefiihrt,
bis alle n Histogrammpzeilen bearbeitet wurden.

Ablaufkasten 4.8: Umformung des List-Mode Histogramms zum Sinogramm

4.7.2 Analytische Bildrekonstruktion

Die gefilterte Riickprojektion der Parallel-Sinogramme in die Bildmatrix geschah wie im
Kapitel 3 beschrieben. Zur Anwendung kam hierbei der Rampenfilter mit der Abschneidefre-
quenz gleich der Nyquistfrequenz. War ein List-Mode Histogramm der (abgeschétzten, siehe
Abschnitt 4.6.2 auf Seite 91) zufilligen Koinzidenzen vorhanden, so wurde dieses vor der
Umsortierung von dem Histogramm aller gemessenen Koinzidenzen subtrahiert. Die in dieser
Arbeit angewendete gefilterte Riickprojektion der Sinogrammmatrix z™ kann mit folgender
Gleichung zusammengefasst werden:

fM

- fBP{zM}.

= FBP{RY{h-n,s}} (4.33)
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Die damit erstellten Bilddaten werden im Kapitel 4.8 vorgestellt und untersucht. Die gefilterte
Riickprojektion einer Sinogrammmatrix (128 x 90) in eine Bildmatrix (128 x 128, 1 mm
Kantenldnge der Bildelemente) bendtigte 0,3 Sekunden.

4.7.3 Statistische Bildrekonstruktion

Die statistische iterative Bildrekonstruktion erfolgte mit den Rekonstruktionsalgorithmen
von J.A. Fessler [32]. Der besonderen Rekonstruktionsproblematik des MADPET wurde
hierbei durch die Anwendung der Monte Carlo Gewichtematrix basierend auf geometrisch
unverarbeiteten List-Mode Histogrammen Rechnung getragen. Die Operatoren PLM und
OLM fiihrten eine Korrektur beziiglich der zufélligen Koinzidenzen und anschlieffend der
koinzidenten Sensitivitdten aus, gefolgt von der iterativen Rekonstruktion von dem List-Mode
Histogramm h in die Bildmatrix f unter Verwendung der Monte Carlo Gewichtematrix A.
Der Rekonstruktionsoperator PLM fiihrte die PWLS-PCG Rekonstruktion von J.A. Fessler
[31, 32, 35, 141] (siehe Abschnitt 3.2.6.4 auf Seite 47) mit 3 = 20 durch,

FPEM PﬁM{A,h, n,s}, (4.34)

wohingegen der OLM-Operator eine von J.A. Fessler ebenfalls in [32] bereitgestellte Im-
plementierung der (engl. shifted-poisson) OSEM-Rekonstruktion (sieche Abschnitt 3.2.6.3 auf
Seite 46 und [53]) anwendete:

FOLM ggg{mM{A, h, n, s}}. (4.35)

Die OLM-Rekonstruktion wurde wie allgemein iiblich mit einer iiberhdhten Zahl von Itera-
tionen durchgefiihrt, um eine hohe Ortsauflésung im Bild fiir alle Daten zu gew&hrleisten.
Bei der am MADPET implementierten OLM-Rekonstruktion wurde auf den, mit einer
Uberiteration einhergehenden, hohen Rauschanteil und auf die unnatiirlich scharfen Kanten
im rekonstruierten Bild mittels einer Gléttung des Bildes nach vollendeter Rekonstruktion
reagiert. Fiir diese Glattung kam ein Gauf-Filter mit 1,8 mm Halbwertsbreite (sieche Gauf}-
Glattungsoperator G in Gleichung 4.35) zum Einsatz. Die Halbwertsbreite dieses Filters
wurde so gewidhlt, dass sie kleiner als die angestrebte Ortsauflosung von bestenfalls 2,2 mm
(intrinsische Aufldsung zweier optimal ausgerichteter LSO-APD Detektoren des MADPET,
siehe [110]) war. Zur Beschleunigung der OLM-Rekonstruktion wurden die Elemente des
List-Mode-Histogramms in vier Untergruppen (subsets, siehe Abschnitt 3.2.6.3 auf Seite 46)
aufgeteilt.

Fiir beide Algorithmen wurden somit die Gldttungsparameter derart eingestellt, dass die
beste Ortsauflésung bei gleichzeitig guter Bildqualitidt erreicht wurde. Die Rechendauer beider
iterativen Rekonstruktionsalgorithmen betrug beim MADPET fiir eine vollstindige Iteration
ungefdhr 0,5 Sekunden.

4.8 Rekonstruierte Daten des MADPET

Fiir die Untersuchung der Qualitdt eines bildgebenden Systems kommen in der Regel Einga-
bedaten zum Einsatz, deren Natur (z.B. Verteilung der Emissionsorte der Quantenpaare in
der PET) bekannt ist und eine Extremsituation fiir die Bildgebung darstellt. Dieses Prinzip,
das Messen von so genannten Phantomen mit bekannter Quellenverteilung, gilt sowohl fiir
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| [mm [ % ]
Detektorabstand 86 | 100
Simulation 84 98
System Matrix A 80 93
Rekonstruiertes Gesichtsfeld | 80 93
Linienquellen 76 88
Strukturphantom 64 | T4

Tabelle 4.3: Durchmesser der fiir den MADPET untersuchten Verteilungen, in Relation zum
Systemdurchmesser

planare als auch fiir tomographische bildgebende Geridte. Hierbei werden zur Untersuchung
der (rekonstruierten) Ortsauflésung punkt- oder linienférmige Objekte gemessen und anschlie-
Bend auf ihre Position und Breite im resultierenden Bild untersucht. Die Bestimmung der
Bildqualitdt erfolgt meist anhand komplexer Verteilungen und der visuellen Begutachtung der
erstellten Bilder. Fiir die Untersuchung des MADPET-Tomographen und der vollstdndigen
Datenverarbeitung wurden tomographische Datenlisten zu einer bekannten Verteilung in
jeweils zweierlei Ausfithrung erstellt:

e cin simulierter Datensatz, erstellt durch die Extraktion der tomographischen Daten aus
den Monte Carlo Simulationen, und

e cin gemessener Phantomdatensatz, erstellt durch die Messung einer ®F-Verteilung am

MADPET.

Aus diesen simulierten und gemessenen tomographischen Datenlisten wurden List-Mode Hi-
stogramme erstellt und diese mit den im letzten Abschnitt vorgestellten Methoden rekonstru-
iert. Die analytisch rekonstruierten Daten unterschieden sich hierbei durch die, im Umfor-
mungsprozess vom List-Mode Histogramm zum Parallel-Sinogramm (siehe Abschnitte 4.5.4
und 4.7.1 und Gleichung 4.33 auf Seite 95) angewendeten, koinzidenten Antwortfunktionen M.
Die drei analytisch rekonstruierten Bildtypen, Rtri, Reafund Rovrec, wurden durch Anwendung

o (Rtri) der dreieckigen koinzidenten Antwortfunktion TRI,

o (Rcaf) der, aus den Monte Carlo Simulationen gewonnenen, koinzidenten Antwortfunk-

tion CAF, bzw.

e (Ruvrec) der, aus den Breiten der TORs abgeschétzten, rechteckigen Antwortfunktion
VREC

im Umformungsprozess und anschlielender gefilterter Riickprojektion erstellt. Fiir die gemes-
senen Daten kamen hierbei die Korrekturen fiir unterschiedliche koinzidente Sensitivitéten
und fiir die Kontamination der Daten durch zufillige Koinzidenzen innerhalb der Umformung
zum Parallel-Sinogramm zum Einsatz. Weiterhin wurden die List-Mode Histogramme mit den
iterativen Algorithmen rekonstruiert. Die Systemeigenschaften des MADPET wurden, wie in
Abschnitt 4.7.3 auf der vorherigen Seite beschrieben, mittels der Monte Carlo Gewichtematrix
in diese Rekonstruktion eingebracht. Die Korrekturen fiir die unterschiedlichen koinziden-
ten Sensitivititen s und den Anteil der zufilligen Koinzidenzen n erfolgten innerhalb der
Rekonstruktionsalgorithmen. Die beiden iterativ rekonstruierten Bildtypen, Plm und Olm,
resultierten
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e (Plm) aus der Rekonstruktion mit dem PLM-Operator (siehe Gleichung 4.34), bzw.
e (Olm) aus der Rekonstruktion mit dem OLM-Operator (siehe Gleichung 4.35).

Die Groflen des Systems, der Simulationen, des Gesichtsfeldes und der hier untersuchten
Verteilungen sind in Tabelle 4.3 zusammengefasst.

4.8.1 Bestimmung der rekonstruierten Ortsauflésung

Zur Bestimmung der rekonstruierten Ortsauflésung wurden einzelne, iiber das Gesichtsfeld
verteilte, Punkt- bzw. Linienquellen mit den vorgestellten Methoden rekonstruiert. Aufgrund
der Rotationssymmetrie des Rekonstruktionsproblems wurden die Positionen dieser 20 Quel-
len ausschlieBlich entlang der x-Achse vom Zentrum (0 mm) bis zum Rand (38 mm) des
Gesichtsfeldes in 2-mm-Schritten variiert. Die aus den Simulationen extrahierten tomographi-
schen Daten der kreisférmigen Objekte mit jeweils 1,0 mm Durchmesser enthielten im Mittel
5800 + 800 akzeptierte Koinzidenzen oberhalb der 450-keV-IEnergieschwelle. Fiir die Messung
am MADPET wurde eine Linienquelle (0,5 mm Durchmesser) mit einer '®F-Lésung befiillt
und in den entsprechenden Positionen gemessen. Jede Messung wurde mit 2 Sekunden fiir
den ersten Schritt gestartet. Nach Vollendung erfolgte die Korrektur aller Messungen fiir den
radioaktiven Zerfall des Nuklids vom Start der ersten Messung bis zum Start der jeweiligen
Messung. Die mittlere Anzahl der fiir den radioaktiven Zerfall korrigierten und oberhalb
der 450-keV-Energieschwelle akzeptierten Koinzidenzen betrug 4660 + 290. Der Anteil an
zufilligen Koinzidenzen war in allen Messungen kleiner als 1 % und erforderte somit keine
Korrekturmafinahmen. Die Korrektur fiir die unterschiedlichen koinzidenten Sensitivitdten
der einzelnen Detektorpaare wurde mittels des Korrekturvektors s bei den gemessenen Daten
angewendet.

Nach der Rekonstruktion der simulierten und gemessenen tomographischen Daten erfolgte
die Bestimmung der Breiten der rekonstruierten Quellen im Bild. In jedem Bild wurde ein
Profil entlang der x-Achse (radial) und senkrecht zur x-Achse (tangential) durch das Maximum
der rekonstruierten Verteilung, also durch das Abbild der Quelle, gelegt und an eine Gauf3-
verteilung angepasst. Die Halbwertsbreiten dieser Gauflverteilungen dienten als Maf fiir die
rekonstruierte Ortsauflésung in jedem Bild, also als Maf fiir die Ortsauflésung in Abh&ngigkeit
von der Quellenposition. Die Abbildungen 4.28 und 4.29 zeigen die mit den simulierten bzw.
gemessenen Linienquellen erreichte Ortsauflésung, resultierend aus den Methoden Olm, Plm,
Riri, Rvurec und Rcaf. Es konnte ein stetiger Anstieg der Ortsauflésung bei allen analytischen
Rekonstruktionsmethoden mit zunehmendem Abstand zum Zentrum des Gesichtsfeldes be-
obachtet werden. Der Grund hierfiir war in dem Parallaxeneffekt - also der Verbreiterung
der koinzidenten Antwortfunktionen (siehe Abbildung 4.21 auf Seite 82, rechts) fiir schrig
zueinander stehende Detektorpaare - begriindet. Je gréfier der Abstand einer zu messenden
Verteilung vom Zentrum des Tomographen war, umso gréfler war der Beitrag von schrig
zueinander stehenden Detektorpaaren beim Nachweis der daraus emittierten Quantenpaare.
Dieser Effekt resultiert in der an klinischen Tomographen etablierten Mafinahme, nur einen
kleinen Teil des Tomographendurchmessers (50-60 %) zu rekonstruieren. Wird jedoch eine
feinere Abtastung der Antwortfunktionen etabliert und diese fiir die statistische Rekonstruk-
tion zur Verfiigung gestellt, kann die Abh&ngigkeit der rekonstruierten Ortsaufldsung von der
Quellenposition weitgehend eliminiert werden. Dies wurde am MADPET mit der Verwendung
der Monte Carlo Gewichtematrix in den iterativen List-Mode Rekonstruktionen (Datenséitze
Plm und Olm) realisiert.
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Abbildung 4.28: Rekonstruierte Ortsauflosung der simulierten Linienquellen
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Zu Abbildung 4.28: Bild a) Die Ortsauflésung in radialer Richtung in Abhingigkeit vom
Abstand zum Zentrum des Gesichtsfeldes. Bild b) Korrespondierende tangentiale Orts-

auflésung.
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Abbildung 4.29: Rekonstruierte Ortsauflésung der gemessenen Linienquellen
Zu Abbildung 4.29: Bild a) Die Ortsauflésung in radialer Richtung in Abhingigkeit vom
Abstand zum Zentrum des Gesichtsfeldes. Bild b) Korrespondierende tangentiale Orts-

auflésung.

Simulierte Daten

Gemessene Daten

Radial Tangential

Radial Tangential

a|b a|b

a|b a|b

Rir:

2,3 10,08 ] 2,7 ] 0,05

2,3 10,06 | 2,5 | 0,06

Rurec

2,7 10,10 | 3,5 | 0,03

3,1 | 0,06 | 3,1 | 0,06

Reaf

2,7 1 0,08 | 2,8 | 0,05

2,6 | 0,07 | 2,7 | 0,06

Plm

2,2 10,01 | 2,2 0,01

2,1 0,02 227 0,01

Olm

2,4 | 0,00 | 2,4 | 0,00

2,1 (0,01 | 2,1 ] 0,01

Tabelle 4.4: Lineare Anpassung der rekonstruierten Ortsauflésung
Zu Tabelle 4.4: Lineare Anpassung an die - in den Abbildungen 4.28 und 4.29 aufgetragene
- radiale und tangentiale Ortsauflésung T' in Abhéngigkeit von der Quellenposition d (I' =
a+b-d) fir 0 <d < 36. Die Werte von I', ¢ und d sind in mm angegeben.
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Da die analytischen Methoden Aufgrund von Abschneideeffekten am Rande des Ge-
sichtsfeldes die im Abstand d = 38 mm positionierte Quelle nicht korrekt rekonstruieren
konnten, wurden folgende Berechnungen fiir den eingeschrinkten Bereich 0 < d < 36 mm,
also ohne Beriicksichtigung der letzten Quelle, durchgefiihrt. Tabelle 4.4 zeigt die Resultate
einer linearen Anpassung an die rekonstruierte Ortsauflésung I' in Abhéngigkeit vom Abstand
d der Quelle zum Zentrum des Tomographen,

I = a+b-d (4.36)

Der oben genannte Effekt der Abhidngigkeit der analytisch rekonstruierten Ortsauflésung
von der Quellenposition war anhand der Steigung b fiir die Daten Rtri, Rvrec und Recaf zu
beobachten. Beide iterativen Methoden zeigten aufgrund der Verwendung der Monte Carlo
Gewichtematrix eine unwesentliche lineare Abh&ngigkeit. Die Abbildungen 4.30 und 4.31 sowie
Tabelle 4.5 stellen die mittlere rekonstruierte Ortsauflésung I' dar. Die Standardabweichungen
der Mittelwerte sind in beiden Abbildungen als Fehlerbalken aufgetragen und in der Tabelle
mit SD bezeichnet.

In den hier gezeigten Tabellen und Darstellungen ist auffillig, dass die rekonstruierte
Ortsauflésung fiir Riri etwas besser war als fiir Rcaf und Ruvrec. Dies war auf die Verwen-
dung der schmalen, fiir alle Detektorpaare identischen Antwortfunktion TRI zuriickzufiihren.
Bei Rcaf und Ruvrec betrug die Halbwertsbreite der Antwortfunktionen im besten Fall - fiir
optimal zueinander ausgerichtete Kristalle - das Ein- bzw. Zweifache der Halbwertsbreite
der korrespondierenden TRI Antwortfunktion. Fiir alle gekippten Detektorpaare waren beide
Antwortfunktionen, sowohl die REC als auch die CAF, breiter als die TRI. Somit resultierte
die Verwendung der CAF bzw. der REC im Rebinning in einer schlechteren Ortsauflésung
im Bild. Jedoch erfolgte hierbei, wie im nédchsten Abschnitt gezeigt wird, eine verbesserte
Beriicksichtigung der inhomogenen Abtastung des Objektvolumens durch MADPET.

Die aus den iterativen Rekonstruktionsmethoden OLM und PLM resultierenden Orts-
aufldsungen waren iiber das gesamte Gesichtsfeld nahezu konstant. Mit beiden Methoden
wurde eine wesentlich verbesserte Ortsauflésung von anndhernd 2,2 mm erreicht. Die gute
Ubereinstimmung von simulierten und gemessenen Daten zeigte, dass die aus den Monte Carlo

Simulationen berechnete Gewichtematrix fiir die iterative Rekonstruktion gemessener Daten
des MADPET geeignet war.

4.8.2 Bestimmung der Bildqualitét

Die Bildqualitit wurde fiir den MADPET anhand eines Strukturphantoms visuell begutach-
tet. Ziel war die Rekonstruktion einer komplexen Verteilung von Emissionsorten innerhalb
eines moglichst groflen Teils des Gesichtsfeldes. Der Entwurf dieser Verteilung wurde zuerst
mit dem Extraktionsalgorithmus getestet. Anschliefflend wurde diese Verteilung durch den Bau
eines befiillbaren Plexiglasphantoms fiir die Messung am MADPET zur Verfiigung gestellt.
Die aus den Simulationen extrahierte Verteilung enthielt 121 Gammaquantenpaare emittieren-
de kreisférmige Objekte, angeordnet in sechs Sektoren. Die Durchmesser der Objekte waren
innerhalb eines Sektors identisch, sie variierten von 1,5 mm im ersten bis 4 mm im sechs-
ten Sektor, abgestuft in 0, 5-mm-Schritten. Der Abstand der Quellenmittelpunkte in jedem
Sektor betrug jeweils das Doppelte der in diesem Sektor verwendeten Quellendurchmesser.
Abbildung 4.32 (links) zeigt mafstabsgetreu die Positionen und Gréflen der Quellen und des
Plexiglasphantoms. Die Quellen belegten 74 % des Systemdurchmessers (siehe auch Tabelle
4.3). Fiir den Aufbau des Plexiglasphantoms wurde ein befiillbarer Zylinder (Bild rechts)
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Bild a)

Abbildung 4.30: Mittlere rekonstruierte Ortsauflésung der simulierten Linienquellen
Zu Abbildung 4.30: Bild a) Die mittlere radiale Ortsauflésung. Bild b) Korrespondierende

mittlere transaxiale Ortsauflésung.
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Abbildung 4.31: Mittlere rekonstruierte Ortsauflésung der gemessenen Linienquellen
Zu Abbildung 4.31: Bild a) Die mittlere radiale Ortsauflosung. Bild b) Korrespondierende

mittlere transaxiale Ortsauflésung.
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Bild b)

Simulierte Daten

Gemessene Daten

Radial | Tangential | Radial | Tangential

r | SD | I | SD r | SD | I | SD
Ritri 381091(35| 06 |[35]|0,7]35]| 0,7
Rvrec | 45| 1,1 | 41| 04 | 4208 1|42 08
Reaf 1410109 36]| 06 |38]08]37]| 0,7
Plm 24103123 0,2 |24]103]24]| 0,2
Olm 24100124 00 |23]0,1]22] 0,1

Tabelle 4.5: Mittlere rekonstruierte Ortsauflésung

Zu Tabelle 4.5: Mittlere Ortsauflésung (I') und korrespondierende Standardabweichung (SD)
in mm der simulierten und gemessenen Linien im Bereich (0 < d < 36 mm).

Methode
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Abbildung 4.32: Aufbau des Strukturphantoms
Zu Abbildung 4.32: Bild links) Transaxiale mafistabsgetreue Darstellung des zylindrischen
Strukturphantoms. Die dargestellte Quellenverteilung diente als Schablone fiir den Extrak-
tionsalgorithmus und den Aufbau des Strukturphantoms. Bild rechts) Axiale Sicht auf das
Strukturphantom. Zur iibersichtlicheren Darstellung ist hier nur eine der 121 Bohrungen
eingezeichnet. Vor und hinter der abzubildenden Ebene waren Areale von ca. 3 mm axialer

Tiefe, die zur besseren Verteilung der ®F-Lésung in die Lécher dienten.

Olm Rui

Abbildung 4.33: Rekonstruierte Bilder des simulierten Strukturphantoms
Zu Abbildung 4.33: Der eingezeichnete Kreis hat in allen Bildern 70 mm Durchmesser und

dient als Maf3 fiir die Grofle des rekonstrulerten Bildes.

Abbildung 4.34: Rekonstruierte Bilder des gemessenen Strukturphantoms
Zu Abbildung 4.34: Die Kontamination durch zuféllige Koinzidenzen wurde abgeschétzt und

in der Rekonstruktion beriicksichtigt.
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verwendet, in den eine Plexiglasscheibe eingebracht wurde. Die entsprechend der geforderten
Quellenpositionen und -grofien in die Scheibe eingebrachten Bohrungen ermoglichten das
Eindringen der, in den Zylinder zu fiillenden, radioaktiven L&ésung in die Bildebene.

Mit dem Extraktionsalgorithmus wurde ein simulierter Messdatensatz mit 3,8 - 10® ak-
zeptierten Koinzidenzen oberhalb der 450-keV-Energieschwelle erstellt. Die Datenliste des ge-
messenen, mit 23 MBq '®F-Lésung befiillten, Plexiglasphantoms enthielt nach einer Messzeit
von 200 Minuten 3,0 -10° Koinzidenzen oberhalb der Schwelle. Die Zihlrate aller gemessenen
Koinzidenzen betrug dabei 1800 Hz zum Beginn der Messung und 298 Hz an deren Ende.
Aufgrund der groBen, '®F-Lésung enthaltenden, Areale auferhalb der Bildebene betrug die
nach Gleichung 4.26 ermittelte Zahlrate der zufilligen Koinzidenzen 666 Hz beim Start und
52 Hz am Ende der Messung. Dies entsprach einer relativen Kontamination der gemessenen
Daten durch zufillige Koinzidenzen von 48 % bis 27 % mit einem Mittelwert von 45 + 8 %.
Wie im vorigen Kapitel und eingangs dieses Kapitels dargelegt, wurde fiir die Rekonstruktion
der gemessenen Daten ein List-Mode Histogramm n der zufilligen Koinzidenzen aus diesen
Zahlraten abgeschitzt (siehe Gleichung 4.26) und dieses bei der Erstellung der Bilder zusam-
men mit den Korrekturfaktoren s fiir die elektronischen Sensitivitdten zur Verfiigung gestellt.
Abbildung 4.33 zeigt die rekonstruierten Bilder des simulierten Strukturphantoms. Um jedes
Bild ist ein Kreis mit 70 mm Durchmesser eingezeichnet, der somit mindestens 3 mm Abstand
zu den Mittelpunkten der dufBlersten Quellen hatte.

Die im Abschnitt 4.5.4, insbesondere in Abbildung 4.21 auf Seite 82 und Tabelle 4.2 auf
Seite 83 beobachtete Verbreiterung der koinzidenten Antwortfunktion von schrig zueinan-
der stehenden Detektorpaaren und die zum Rande des Gesichtsfeldes schlechter werdende
Ortsauflésung konnte anhand der zunehmenden Uberlagerung der rekonstruierten Quellen-
verteilungen bei allen analytischen Rekonstruktionsmethoden beobachtet werden (Reaf, Rurec
und Rtri). Das Bild Rtri zeigte, wie im vorigen Abschnitt beobachtet, eine etwas bessere
Ortsauflésung als die Bilder Reafund Rvrec. Jedoch verursachte hierbei die Verwendung der
fiir alle Detektorpaare identischen triangularen Antwortfunktion TRI eine falsche Finsortie-
rung der gemessenen Koinzidenzen dieser Detektorpaare in das Sinogramm und resultierte
sowohl in der Auflésungsverschlechterung zum Rande des Gesichtsfeldes, als auch in der
visuellen Vergréflerung des rekonstruierten Bildes Riri. Diese Vergrofierung wird durch die
Uberschneidung der rekonstruierten Quellen mit dem eingezeichneten Kreis verdeutlicht.
Die Bilder Rcaf und Ruvrec zeigten - trotz der Auflésungsverschlechterung zum Rande des
Gesichtsfeldes - rekonstruierte Verteilungen mit deutlich verbesserten geometrischen Eigen-
schaften. Alle analytisch rekonstruierten Bilder zeigen eine Intensitdtsabnahme vom Zentrum
zum Rand des Gesichtsfeldes. Dies ist auf den Partialvolumeneffekt (engl. partial volume
effect) zuriickzufiihren. Der Partialvolumeneffekt beschreibt die Tatsache, dass die Aufteilung
einer Menge von Punkten (die rekonstruierten Emissionsorte) auf wenige Pixel oder Voxel
ein starkes Signal (Zahl der rekonstruierten Emissionsorte pro Pixel oder Voxel) in diesen
ergibt, wohingegen die Aufteilung der selben Zahl von Punkten auf viele Pixel oder Voxel
die Signalhthe in diesen reduziert wiedergibt. In der Mitte des Gesichtsfeldes werden die
rekonstruierten Quellen aufgrund der guten Auflésung in wenige Pixel mit hohem Signal
rekonstruiert. Am Rande des Gesichtsfeldes jedoch verteilt sich ein Signal der selben Hohe
(die simulierte Aktivitdtskonzentration war in allen Quellen identisch) wegen der schlechteren
Auflésung auf eine groflere Zahl von Pixeln. Diese werden dadurch mit reduzierter Intensitét
dargestellt.

Durch die Verwendung der Monte Carlo Gewichtematrix in der iterativen Rekonstruktion
der Bilder Olm und Plm konnte eine hervorragende Bildqualitit ohne nennenswerte Variatio-
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nen der rekonstruierten Ortsauflésung, zusammen mit einem hohen Kontrast zwischen Quellen
und Hintergrund, erreicht werden. Aufgrund der gleichbleibenden Ortsauflésung wurde kein
Partialvolumeneffekt beobachtet.

Die korrespondierenden rekonstruierten Bilder des gemessenen Strukturphantoms sind
in Abbildung 4.34 dargestellt. Wie bei diesen gemessenen Daten wegen des hohen Anteils
an zufélligen Koinzidenzen zu erwarten war, wurde in allen Bildern ein erhdhter Rauschun-
tergrund beobachtet. Wiederum konnte eine gleichméfiigere Darstellung der rekonstruierten
Quellen in den, mit variablen Antwortfunktionen erstellten, Bildern Reafund Rvrec gegeniiber
dem Bild Riri festgestellt werden. Die iterativ rekonstruierten Bilder, Olm und Plm, zeigten
eine hohe rekonstruierte Ortsauflésung und korrekte Positionen der rekonstruierten Quellen.
Es war jedoch besonders bei der Verwendung des PWLS-Algorithmus (Bild Plm) eine erhdhte
Anfélligkeit gegeniiber dem Rauschen in den gemessenen Daten zu beobachten. Die beste
Bildqualitdt konnte mit der OLM-Rekonstruktion erreicht werden.

4.9 Zusammenfassung von Kapitel 4

In diesem Kapitel wurde gezeigt, wie durch eine sorgfiltige, jedoch kostengiinstige, Struk-
turierung des Messaufbaus und der iiber einen virtuellen Parallelrechner kommunizieren-
den Messprogramme eine gleichmiflige Messbereitschaft des Tomographen erreicht werden
konnte. Dies war, wie im Kapitel 3 beschrieben, eine grundlegende Voraussetzung fiir die
tomographische Bildrekonstruktion. Nachdem diese Grundforderung erfiillt war, konnten mit
Hilfe von Monte Carlo Simulationen die Nachweiseigenschaften des MADPET untersucht
werden. Es zeigte sich, dass besonders in dem hier vorliegenden Fall von relativ langen
Kristallen, die in einem geringen Abstand um das ungewdéhnlich grofie Gesichtsfeld positioniert
waren, der Parallaxeneffekt, also die Verbreiterung und Verformung der Antwortfunktionen
einzelner Detektorpaare, einen dominanten Einfluss auf die rekonstruierte Ortsauflésung und
Bildgeometrie hatte. Durch die Beriicksichtigung der, aus der Monte Carlo Simulation be-
rechneten, realistischen Antwortfunktionen bei der Einsortierung der gemessenen Daten in
das Parallelsinogramm und anschlieflender analytischer Rekonstruktion konnte zwar eine
verbesserte geometrische Abbildung durchgefiihrt werden. Die Aufldsungsverschlechterung
zum Rande des Gesichtsfeldes wurde dadurch jedoch, wie erwartet, nicht korrigiert. Die
in dieser Arbeit vorgestellte Methode, die Systemmatrix fiir die iterative statistische Re-
konstruktion vollstdndig aus der Monte Carlo Simulation zu berechnen, war ein geeignetes
Mittel fiir die Rekonstruktion einer gleichm&flig hohen Ortsauflésung von 2,4 mm, kombiniert
mit einer hochwertigen Bildqualitit. Die gute Ubereinstimmung der aus simulierten und
gemessenen Daten gewonnenen Resultate war weiterhin eine Bestétigung fiir die fehlerfreie
Berechnung der Monte Carlo Gewichtematrix. Der Aufwand fiir die Monte Carlo Simulationen
und die im Anschluss durchzufiihrende Berechnung der Systemmatrix war - unter Beriicksich-
tigung der damit erzielten Resultate - gerechtfertigt, zumal die erforderlichen Berechnungen
der Nachweiswahrscheinlichkeiten nur einmalig fiir das vorliegende Rekonstruktionsproblem
durchgefiihrt werden mussten.



Kapitel 5

In-vivo Messungen mit MADPET

Im Folgenden werden die Ergebnisse einiger am MADPET durchgefiihrten Messungen von
lebenden Tieren vorgestellt und beziiglich der im vorigen Kapitel beschriebenen Rekonstrukti-
onsmethoden verglichen. Aus der Vielzahl von durchgefiihrten Kleintier-PET-Untersuchungen
am MADPET wurden hierfiir jeweils eine ['®F]-FDG-Stoffwechseluntersuchung am Herzen
einer Ratte und einer Maus, sowie eine [!®*F]-NaF-Skelettszintigraphie an einer Maus aus-
gewidhlt. Anhand dieser Daten sollte die Bildqualitit des MADPET bei extrem kleinen, in-vivo
gemessenen, Strukturen analysiert werden. Die in Tabelle 5.1 zusammengefassten Messbedin-
gungen der hier vorgestellten Daten werden in den folgenden Abschnitten aufgegriffen und
erldutert.

5.1 Datennahme, Rekonstruktion und Darstellung

5.1.1 Messbedingungen der in-vivo Tiermessungen

Der 2D-Tomograph MADPET liel nur die Messung einer einzigen Schicht zu. Um jedoch
gréfiere Objektvolumina mit einer axialen Ausdehnung grofier der Schichtdicke des MADPET
von 4 mm abbilden zu kénnen, mussten mehrere Schichten nacheinander aufgenommen wer-
den. Hierbei wurde nach Fertigstellung der Messung einer Schicht das Objekt beziiglich
der Abbildungsebene um eine festgelegte Distanz (Schichtabstand) verschoben. In dieser
Arbeit wurden Volumendatensidtze durch Messung mehrerer Schichten in 2-mm-Abstdnden
bestimmt. Dieser Abstand begriindete sich auf der Tatsache, dass sich die intrinsische axia-
le Auflésung des Tomographen als die halbe axiale Kristalltiefe berechnete. Bei den im
MADPET eingesetzten 3,7 x 3,7 x 12 mm?® LSO-Kristallen betrug die axiale Kristalltiefe
3,7 mm, die axiale Auflésung des Systems war somit ungefihr 2 mm [155].

Im Kapitel 3 wurde auf die Notwendigkeit hingewiesen, dass fiir eine korrekte Schichtbild-
rekonstruktion moglichst alle gemessenen Daten dieser Schicht unter identischen Bedingungen
aufgenommen werden sollen. Im Kapitel 4 wurde gezeigt, wie diese Forderung am MADPET
bei der Messung einer tomographischen Schicht fiir alle Winkelschritte gew&hrleistet wer-
den konnte. Dies wurde unter anderem durch eine zerfallskorrigierte Dauer jedes einzelnen
Winkelschritts, ausgehend von der Startzeit und Dauer des ersten Schritts, erreicht. Fiir
eine korrekte Darstellung eines rekonstruierten Datenvolumens galt die gleiche Forderung:
alle enthaltenen Schichten sollten unter identischen Bedingungen gemessen werden, wie das
bei Tomographen mit grofiem axialen Gesichtsfeld der Fall ist. Da die einzelnen Schichten
mit MADPET sequentiell aufgenommen werden mussten, waren jedoch die Messbedingungen
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Tier Ratte Maus Maus
Abzubildendes Organ bzw. Struktur Herz Herz Skelett
Gewicht des Tiers (2] 384 30 41
Positionierung Riickenlage | Riickenlage | Riickenlage
Narkose (Zeitpunkt vor Messbeginn) [min] 150 40 50
Radiopharmakon [**F]-FDG | ["F]-FDG | ['®F]-NaF
Aktivitét [MBq] 73 25 23
Messbeginn (p.i.) [min] 150 80 30
Aktivitit bei Messbeginn (1) [MBq] 30 16 16
Zihlrate der TOTALS () [Hz] 202-307 70-189 80-320
Zihlrate der RANDOMS () [Hz] 50-130 14-57 16-53
Kontamination durch RANDOMS  [%] 33-55 21-40 12-51
(2)(3)

Anzahl der gemessenen Schichten 14 13 25
Anzahl der hier verwendeten Schich- 8 13 25
ten

Axialer Schichtabstand [mm] 2 2

Dauer des ersten Winkelschritts [s] 3 5 1
Gesamtdauer [min] 50 140 150

Tabelle 5.1: Parameter der in-vivo-Messungen am MADPET.
Zu Tabelle 5.1: (1) Die Aktivitit bei Messbeginn bezieht sich auf die Startzeit der ersten fiir
diese Arbeit relevanten Schicht. () Die Angabe der Zihlraten und der relativen Anteil an
zufilligen Koinzidenzen ist in der Form Minimalwert-Maximalwert dargestellt. (3) Die Werte

der relativen Kontamination der gemessenen Daten (TOTALS) durch zufillige Koinzidenzen

(RANDOMS) sind gemif Gleichung 4.26 auf Seite 92 in % angegeben.

aufgrund der physiologischen Prozesse im Organismus der Tiere - z.B. Verdnderungen der
Traceranreicherung mit fortschreitender Zeit nach Injektion - und der Zerfall des in dem
angereicherten Tracer enthaltenen Nuklids nicht zeitinvariant. Um zumindest die Verdnde-
rung der angereicherten Aktivitdt aufgrund des radioaktiven Zerfalls zu korrigieren, standen
zwei Mafinahmen zur Auswahl: entweder konnte die Messzeit jeder nachfolgenden Schicht,
entsprechend der Halbwertszeit des verwendeten Nuklids und der Zeitdifferenz zum Start-
zeitpunkt der ersten Schicht, verlingert werden, oder es konnten die einzelnen Schichten
mit identischen Messzeiten aufgenommen und die rekonstruierten Daten nachtriglich fiir den
radioaktiven Zerfall korrigiert werden. Fiir die in dieser Arbeit prédsentierten in-vivo-Mes-
sungen am MADPET wurde die zweite Variante gewidhlt, da sich auf diese Weise einfachere
Messabldufe ergaben.

In der Bildgebung von Traceranreicherungen mit der PET wird im Allgemeinen nach
Injektion des Tracer einige Zeit gewartet (Akkumulationszeit), bis sich das Radiopharmakon
hinreichend im Organismus entsprechend seiner biologischen Funktion verteilt bzw. angerei-
chert hat. Die fiir die verwendeten Radiopharmaka iiblichen Akkumulationszeiten wurden bei
den hier vorgestellten Tiermessungen eingehalten.
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5.1.2 Rekonstruktion der in-vivo Daten

Die gemessenen Daten wurden geméf der in Kapitel 4 beschriebenen Methoden ausgewertet.
Die Rekonstruktion der einzelnen Schichten erfolgte wie in Abschnitt 4.7 auf Seite 92 angege-
benen, resultierend in den statistisch rekonstruierten Datensidtzen Olm und Plm sowie in den
analytisch rekonstruierten Datensidtzen Rtri, Reafund Rurec (siehe Abschnitt 4.8 auf Seite 96).
Die rekonstruierten Schichtbilder wurden mit dem Korrekturfaktor fiir den radioaktiven Zer-
fall vom Startzeitpunkt der ersten zum Start jeder weiteren gemessenen Schicht multipliziert.
Anschlieflend wurden alle Schichten zu einem Volumendatensatz aneinander gehdngt.

5.1.3 Darstellung der rekonstruierten Volumina als Projektionen

Da die Anzahl der rekonstruierten Bilder bei einem Volumendatensatz sehr grof3 sein kann,
wird oft folgendes Mittel angewendet um diese Daten iibersichtlich und vollstindig dem
Betrachter zur Verfiigung zu stellen: das rekonstruierte Datenvolumen wird wieder in den Pro-
jektionsraum gemiB der Radontransformation (Gleichung 3.1 auf Seite 28) vorwirtsprojiziert.
Hierbei werden jedoch keine speziellen geometrischen Bedingungen angewendet, vielmehr
kommt eine anschauliche geometrische Beziehung (Parallelprojektionen) zum FEinsatz, die
dem Betrachter die Interpretation erleichtert. Der resultierende Satz von Parallelprojektion
enthilt Matrizen, deren Zeilen die radiale Koordinate Ar der Radontransformation zu einem
Projektionswinkel Ay verkorpern. Innerhalb einer Matrix reprisentiert jede Zeile die Pro-
jektion einer axialen Schicht. Fiir jeden Blickwinkel A¢ wird eine solche Projektionsmatrix
erstellt. Meist werden die berechneten Projektionsmatrizen in schneller Folge hintereinander
auf dem Bildschirm dargestellt. Das Resultat ist ein Film, in dem sich das Objekt vor dem
Auge des Betrachters dreht, wobei sich die gemessene Tracerverteilung im Inneren des Objekts
erkennen ldsst. Dies beinhaltet auch die visuelle Information, in welcher Tiefe des Objekts
sich die beobachteten Anreicherungen befinden. Diese Methode wird meist fiir die Suche
nach ungewo6hnlichen Verteilungen verwendet, insbesondere wenn deren Vorhandensein und
Position a-priori unbekannt sind wie z.B. bei der Suche nach Tumormetastasen.

5.2 Stoffwechselbestimmung am Herz einer Ratte

5.2.1 Hintergrund

Die stdndige Arbeit des Herzens und der damit verbundene hohe Sauerstoffbedarf verlangt
eine hohe Durchblutung (Perfusion) des Herzmuskelgewebes (Myokard). Die fiir die Auf-
rechterhaltung des Blutkreislaufs verantwortlichen Teile des Herzens sind die zwei grofien
Herzkammern (Ventrikel). Die Blutversorgung des Korpers iibernimmt dabei die linke grofie
Herzkammer (linker Ventrikel), im Gegensatz zum rechten Ventrikel, der das sauerstoffarme
Blut dem Lungenkreislauf zufiihrt. Der linksventrikulire Muskel muss somit den gréfiten
Anteil an der Pumpleistung des gesamten Herzmuskels erbringen. Beim Menschen kénnen
aufgrund von Risikofaktoren - z.B. Bluthochdruck, hoher Cholesterinspiegel oder Rauchen -
in den das Blut transportierenden Geféfien Schidigungen entstehen. An diesen geschddigten
Stellen treten vermehrt Ablagerungen von im Blut enthaltenen Substanzen, z.B. Fetten, auf,
die bei weiterem Fortschreiten zu einer Verengung (Stenose) des GefdBes fiithren. Eine Schédi-
gung, Substanzablagerungen in ihr und eine daraus folgende Stenose sind in allen Blutgefdfien
des Koérpers moglich. Durch den erforderlichen hohen Blutfluss in den Zuliefergefifien des
Herzmuskelgewebes, vor allem des linken Ventrikels, sind Stenosen an dieser Stelle besonders
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Symmetriechse des /
linken Ventrikels™ ™/

.
* Horizontaler
Langachsenschnitt

Abbildung 5.1: Schema der Schnittebenen durch den Herzmuskel
Zu Abbildung 5.1: Das rekonstruierte Volumen wird in Ebenen senkrecht zu der Symme-
trieachse (Kurzachsenschnitte) und in Ebenen entlang der Symmetrieachse (horizontale und
vertikale Langachsenschnitte) der linken grofien Herzkammer geschnitten.

hdufig und schwerwiegend (Koronare Herzkrankheit, kurz KHK). Die Verengungen reduzieren
den Blutfluss in den Gefafien, verursachen Durchblutungsstérungen (Perfusionsstérungen)
des normalerweise homogen perfundierten Herzmuskelgewebes und verringern dessen Leis-
tungsfahigkeit, bis hin zum Absterben von Arealen des Muskelgewebes.

Im Allgemeinen werden nuklearmedizinische Myokardszintigraphien (mittels PET oder
SPECT [16]) nicht unter Beriicksichtigung der Wandbewegungen des Herzmuskels durch-
gefithrt. Es wird ein zeitliches Mittel iiber die Herzbewegung aufgenommen. Es gibt jedoch
Untersuchungsmethoden, bei denen mit Hilfe eines Elektrokardiogramms (kurz EKG) die
tomographische Messung mit dem Pumpzyklus des Herzens synchronisiert (getriggert, engl.
gated) wird. Bei dieser getriggerten Untersuchungsmethode (engl. gated acquisition) wird der
Zyklus zwischen vollstédndig kontrahiertem (Systole) und vollstdndig entspanntem Herzmuskel
(Diastole) in mehrere zeitliche Intervalle (meist zwischen 8 und 12) unterteilt und die gemesse-
nen Daten beziiglich ihrer Nachweiszeit in einzelne Datensétze sortiert. Nach Rekonstruktion
der Datensétze getrennt voneinander kénnen diese als zeitliche Folge am Bildschirm dargestellt
und die Wandbewegungen des linken Ventrikels mit in die medizinische Diagnose einbezogen
werden. Aufgrund der Aufteilung der gemessenen Daten ist jedoch eine erh6hte Aufnahmezeit
nétig, weiterhin wird die nachfolgende Datenverarbeitung und Rekonstruktion wesentlich
aufwindiger.

Durch die nuklearmedizinische PET-Untersuchung des linken Ventrikels mittels des Stoff-
wechseltracers [*F]-FDG und des Perfusionstracers [\*N]-NHj kann die Vitalitit des Herzge-
webes iiberpriift werden. Hierbei wird anhand der Durchblutungsuntersuchung festgestellt, ob
bzw. welche Areale des Muskels minderperfundiert sind. Anschlieend wird mit der Stoffwech-
seluntersuchung eine Aussage {iber den Zustand des Muskelgewebes getroffen. Schon kleine
[**F]-FDG-Anreicherungen in minderperfundierten Arealen deuten auf noch lebendes Gewebe
hin, dessen Funktion bei einer Steigerung der Blutzufuhr zumindest teilweise wiederhergestellt
werden konnte, z.B. durch Umgehen der Stérung im Blutgefal (engl. bypass). Der rechte
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Abbildung 5.2: Gréflenvergleich der Herzen eines Menschen und einer Ratte
Zu Abbildung 5.2: Mafstabsgetreue Darstellung eines Kurzachsenschnitts aus der ['3F]-
FDG-PET-Untersuchung eines Menschen an einem klinischen Tomographen (links) und einer
[®F]-FDG-PET-Untersuchung des Rattenherzens am MADPET (rechts).

Ventrikel ist aufgrund seiner geringen Pumpleistung und der damit einhergehenden geringe-
ren Wanddicke, reduziertem Stoffwechsel und reduzierter Perfusion auf PET-Bildern meist
nur undeutlich sichtbar. Die generelle Vorgehensweise bei der PET-Untersuchung des linken
Ventrikels umfasst die PET-Messung und die anschlieflende Reangulierung des rekonstruierten
Volumens. Bei dieser geometrischen Transformation wird die Symmetrieachse des linken Ven-
trikels (siehe Abbildung 5.1) im rekonstruierten Volumen bestimmt und dieses anschliefend
in mehreren parallelen Ebenen senkrecht bzw. entlang der Achse geschnitten. Dadurch wird
eine bessere Darstellung des Herzmuskels fiir die medizinische Diagnostik ermoglicht.

Das Herz einer Ratte hat eine Ausdehnung von ungefahr einem Kubikzentimeter. Abbil-
dung 5.2 demonstriert die Gréfienunterschiede anhand eines Kurzachsenschnitts eines mensch-
lichen Herzens ([*®F]-FDG-PET mit klinischem Tomographen Siemens ECAT EXACT) und
eines Rattenherzens (["*F]-FDG-PET mit MADPET). Bei der Aufnahme des menschlichen
Herzens ist der rechte Ventrikel (links neben dem linken Ventrikel) gerade noch erkennbar.

5.2.2 Messparameter

Da die Integration eines EKGs in den Messaufbau des MADPET nicht méglich war, wurde eine
ungetriggerte [**F]-FDG-Myokardszintigraphie am MADPET an einer Ratte durchgefiihrt.
Wegen der relativ langen Halbwertszeit des ®F eignete sich das [®*F]-FDG besonders fiir
die Herzuntersuchungen am MADPET, da zur vollstindigen Abbildung des Myokards eine
Sequenz von mehreren Schichten zu messen war.

Nach Narkotisierung erfolgte die intravendse Injektion von 73 MBq ['*F]-FDG. Anschlie-
end wurde das Tier in Riickenlage im Tomographen positioniert. Vor der hier beschriebenen
Myokardszintigraphie wurden weitere Untersuchungen durchgefiihrt, die erste Schicht der hier
prasentierten Daten konnte somit erst 150 Minuten nach Applikation des Radiopharmakons
gestartet werden. Die im Tier verbliebene Aktivitit betrug zu diesem Zeitpunkt ungefihr
30 MBq. Zur vollstdndigen Abbildung des Myokards wurden 8 aufeinanderfolgende axiale
Schichten mit jeweils 2 mm axialem Abstand, also ein insgesamt 16 mm langes Volumen,
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gemessen. Die Dauer des ersten Winkelschritts jeder Schicht betrug 3 Sekunden.

5.2.3 Resultate

Die mit den eingangs beschriebenen Methoden erstellten Volumendatensitze Olm, Plm, Rtri,
Reaf und Rvrec wurden zur iibersichtlicheren Darstellung in zwei Richtungen vorw&rtsproji-
ziert. Abbildungen 5.3 bis 5.7 zeigen diese Parallelprojektionen des Rattenthorax, von oben
und von der Seite betrachtet. Schon anhand dieser Bilder war die reduzierte Ortsauflsung
der analytischen Rekonstruktionsmethoden offensichtlich.

Nach der Reangulierung der Volumendatensiitze wurden die gefundenen ['*F]-FDG-An-
reicherungen im Rattenherzen als Kurz- und horizontale bzw. vertikale Langachsenschnitte
fiir jede Methode getrennt dargestellt (siehe Abbildungen 5.8 bis 5.12). Die reangulierten
Bilder der List-Mode Rekonstruktionsmethoden, Olm und Plm, zeigen eine hervorragende
Ortsauflésung und Bildqualitdt, wohingegen die eingeschrénkte Ortsauflésung der analyti-
schen Methoden Riri, Reaf und Rvrec deutlich erkennbar ist. Auffillig ist vor allem in den
statistisch rekonstruierten Bildern die eindeutige Trennung zwischen dem, aufgrund seiner
hohen Traceranreicherung hell dargestellten, Herzmuskel und dem Blutvolumen (engl. blood-
pool) im Inneren der Herzkammer. Alle reangulierten Bilder zeigen eine leichte Reduktion
der rekonstruierten Aktivitdtskonzentration im Bereich der Herzspitze (Apex). Dies ist auf
den Partialvolumeneffekt zuriickzufiihren, da die Wanddicke in der Spitze des Herzens am
geringsten ist und gleichzeitig die gréfite Kriimmung aufweist. Zudem ist die Pumpbewegung
an der Herzspitze am stirksten. Somit bewegt sich dieses, gegeniiber den anderen Wandarealen
diinnere Gewebe, stdndig durch die abgetasteten Voxel. Die starke Wandbewegung fiithrt zu
der Aufteilung der in der Herzspitze beobachtbaren Aktivitdtsverteilung auf eine gréflere
Anzahl von Voxeln, als dies fiir die restlichen Wandareale der Fall ist. Die Konsequenz daraus
ist die Darstellung dieser Region in geringerer Helligkeit, der Partialvolumeneffekt.

5.3 Stoffwechselbestimmung im Oberkérper einer Maus

5.3.1 Hintergrund

Im vorigen Abschnitt wurde gezeigt, dass das Rattenherz mit einer Gréfie von ungefihr einem
Zentimeter mit dem MADPET detailgetreu abgebildet werden konnte. Das Herz einer Maus
ist jedoch wesentlich kleiner als ein Rattenherz. Um die Grenzen der bildgebenden Moglich-
keiten des MADPET an Tiermessungen aufzuzeigen, wurde eine [**F]-FDG-Untersuchung am
Oberkérper einer Maus durchgefiihrt und auf Erkennbarkeit des Herzmuskels gepriift.

5.3.2 Messung

Dieser 30 Gramm schweren Maus wurden nach Verabreichen der Narkose 25 MBq [**F]-FDG
intravends injiziert. Um einen ausreichenden Uberblick iiber die Lage der Organe und die
Groflenverhdltnisse im Mausethorax zu erhalten, erfolgte die MADPET-Messung eines 26 mm
langen axialen Volumens der Maus vom Kopfansatz bis zur Mitte des Bauchs in insgesamt
13 Schichten in 2-mm-Abstinden. Die erste Schicht wurde 80 Minuten nach Injektion des
Tracers gestartet. Die Dauer des ersten Winkelschritts jeder Schicht betrug 5 Sekunden,
die Zerfallskorrektur von Schicht zu Schicht wurde wiederum nicht wihrend der Messung
durchgefiihrt.
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Abbildung 5.3: Projiziertes Volumen des Stoffwechsels in der Rattenbrust: Olm
Zu Abbildung 5.3: Das rekonstruierte Volumen von vorne (auf die Brust der Ratte, Bild links)
und von der rechten Seite (Bild rechts) gesehen. Die horizontale Koordinate entspricht der
radialen Koordinate r» der Radontransformation, die vertikale Koordinate stellt die axiale
Koordinate des Tomographen dar. Die Winkelkoordinate ¢ der Radontransformation wird
durch die einzelnen Bilder (links: ¢ = 0°, rechts: ¢ = 90°) reprasentiert. Deutlich erkennbar
ist die hohe ['®F]-FDG-Anreicherung im linken Ventrikel. Rechts sind die Herzspitze
(Apex), die Herzbasis sowie die Vorder- (anterior) und Hinterwand (inferior) des Herzens

gekennzeichnet.

Abbildung 5.7: Projiziertes Volumen des Stoffwechsels in der Rattenbrust: Rurec
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Abbildung 5.8: Reangulierte [**F]-FDG-Anreicherung im Herzmuskel der Ratte: Olm
Zu Abbildung 5.8: Das reangulierte rekonstruierte Datenvolumen, geschnitten in 10 zueinan-
der parallelen Kurz- und jeweils 5 zueinander parallelen Langachsenschnitten. Bild oben) Die
Reihe der Kurzachsenschnitte (oben) wandert in dquidistanten Schnitten von der Herzspitze
(links) zur Herzbasis (rechts). In jedem Kurzachsenschnitt sind die anteriore (oben), inferiore
(unten), septale (links) und laterale (rechts) Herzwand dargestellt. Bild unten, links) Die

vertikalen Langachsenschnitte (unten links) zeigen Schnitte von der septalen Herzwand
(links) bis hin zur lateralen Herzwand (rechts). Bild unten, rechts) Die horizontalen Lang-

achsenschnitte stellen von links nach rechts horizontale Schnittebenen durch das Herz von
oben (anterior) nach unten (inferior) dar.
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Abbildung 5.9: Reangulierte ['**F]-FDG-Anreicherung im Herzmuskel der Ratte: Plm
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Abbildung 5.10: Reangulierte ['®F]-FDG-Anreicherung im Herzmuskel der Ratte: Rtri
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Abbildung 5.11: Reangulierte ['®F]-FDG-Anreicherung im Herzmuskel der Ratte: Recaf
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Abbildung 5.12: Reangulierte [\®F]-FDG-Anreicherung im Herzmuskel der Ratte: Rurec
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Abbildung 5.13: Projiziertes Volumen des Stoffwechsels in der M&usebrust: Olm
Zu Abbildung 5.13: Das rekonstruierte Volumen von vorne auf die Brust (Bild links) und
von der rechten Seite (Bild rechts) gesehen.

Abbildung 5.17: Projiziertes Volumen des Stoffwechsels in der M&usebrust: Ruvrec
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5.3.3 Resultate

Nach der Rekonstruktion der gemessenen Schichten mit den beschriebenen Rekonstruktions-
methoden wurden die resultierenden Bilder beziiglich des radioaktiven Zerfalls des '®F von
Schicht zu Schicht korrigiert und fiir jede Methode zu einem Volumendatensatz zusammen-
gesetzt.

Abbildung 5.13 zeigt zwei Projektionen des rekonstruierten Olm-Volumens. Links ist die
Sicht auf die Brust der Maus von vorne, rechts die Blickrichtung auf die rechte Flanke der
Maus dargestellt. In beiden Bildern war zentral die hohe Anreicherung des ["*F]-FDG im
Herzmuskel zu erkennen. Jedoch fehlte die genaue Abgrenzung zwischen Herzmuskel und
Herzinnenraum. Die entsprechenden Projektionsbilder fiir Plm, Rtri, Reaf und Ruvrec sind in
den Abbildungen 5.14 bis 5.17 dargestellt. Die Reangulierung der rekonstruierten Daten in
Kurz- und Langachsenschnitte war aufgrund der geringen Griéfle des Herzmuskels und der
dafiir unzureichenden Auflésung des MADPET nicht moglich.

5.4 Bestimmung der Skelettstruktur einer Maus

5.4.1 Hintergrund

Fiir Skelettuntersuchungen und das Suchen nach Tumoren und ihren Metastasen kénnen
Ganzkdrperaufnahmen nach Injektion des Tracers ['®F]-NaF gemacht werden. Eine Skelettun-
tersuchung an einer Maus, deren Knochendicke meist deutlich unter einem Millimeter betrigt,
stellt eine besondere Herausforderung an einen Positronen-Emissions-Tomographen dar. Die
hier vorgestellte ['*F]-NaF-Untersuchung eines Miuseskeletts wurde durchgefiihrt, um die
Stdrken und Schwéchen des MADPET bei in-vivo Messungen unter héchsten Anforderungen
zu untersuchen.

5.4.2 Messung

Zur Abbildung ihrer Skelettstruktur wurde einer narkotisierten 41 Gramm schweren Maus der
Tracer ['®F]-NaF injiziert (23 MBq) und diese in Riickenlage im MADPET positioniert. Nach
einer Akkumulationszeit von 50 Minuten erfolgte die sequentielle Messung von 25 axialen
Schichten mit jeweils 2 mm axialem Abstand. Die Dauer des ersten Winkelschritts jeder
zu messenden Schicht wurde im Sinne einer minimalen Gesamtdauer auf 1 s festgelegt. Die
Messung einer Schicht dauerte ungefihr 3 Minuten, die Gesamtdauer fiir alle 25 Schichten
betrug jedoch, aufgrund einiger Verzdgerungen bei der Positionierung und Handhabung der
Maus, 150 Minuten.

5.4.3 Resultate

Die tomographische Rekonstruktion zu Schichtbildern erfolgte wie in den vorangegangenen
Abschnitten, mit anschlieBender Korrektur fiir den radioaktiven Zerfall, dem Zusammen-
setzen zu Volumendatensdtzen und nachfolgender Vorwirtsprojektion. Abbildung 5.18 zeigt
die aus dem rekonstruierten Olm-Volumen gewonnenen Projektionen in der Sicht von oben
(links dargestellt) und von der Seite (rechts dargestellt) auf die Maus. Abbildungen 5.19 bis
5.22 stellen die entsprechenden Bilder (Plm, Rtri, Rcaf und Ruvrec) aus den verbleibenden
Rekonstruktionsmethoden dar. Die hohe Ortsauflosung des MADPET ist in allen Bildern
erkennbar. Sogar kleinste Knochenstrukturen wie die sehr diinnen Schidelknochen oder das
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Brustbein konnten mit MADPET abgebildet werden. Durch die Verwendung der Monte
Carlo Gewichtematrix in der iterativen statistischen Rekonstruktion (Abbildungen 5.18 und
5.19) war eine noch detailliertere Darstellung der [*®F]-NaF-Anreicherung méglich. Dies war
allgemein anhand schirferer Kanten zu beobachten, z.B. bei den Kieferknochen. Durch die
analytischen Methoden wurden kleine Strukturen vor allem mit zunehmendem Abstand zum
Zentrum des Gesichtsfeldes aufgrund der schlechteren Auflésung unterdriickt oder unscharf,
wie das z.B. bei den Pfoten zu beobachten war. Diese konnten in dem Plm- und besonders in
dem Olm-Volumen eindeutig identifiziert werden.

5.5 Zusammenfassung von Kapitel 5

In diesem Kapitel wurden einige der am MADPET durchgefiihrten Kleintiermessungen vor-
gestellt und ausgewertet. s konnte gezeigt werden, dass mit dem in nur einer axialen Schicht
operierenden 2D-Sektortomograph selbst grofie Volumenmessungen machbar waren. Jedoch
resultierte dies in einem erheblichem Aufwand durch das sequentielle Ausfithren und das
nachtrigliche Kombinieren und Korrigieren der Einzelschichtdaten. Der Aufbau der MADPET-
Detektoren in unvollst&ndigen Sektoren innerhalb nur einer Schicht erschwerte somit die
Aufnahme von Volumendaten fiir kurzlebigere Nuklide wie '*N oder 'O (siche Tabelle 2.1
auf Seite 8). Weiterhin musste aufgrund der notwendigen Rotation des MADPET auf die
Durchfiihrung dynamischer Messungen zur Bestimmung der Kinematik der Radiopharmaka
- selbst innerhalb einer einzelnen Schicht - verzichtet werden.

Wie im letzten Kapitel anhand von simulierten und gemessenen Phantomdaten gezeigt
wurde, lief§ sich durch die Verwendung der Monte Carlo Gewichtematrix in der iterativen
Rekonstruktion die Ortsauflosung und Bildqualitdt erheblich steigern. Obwohl die Grenzen
der Ortsauflosung von MADPET bei der Abbildung eines Maduseherzens mit weit unter einem
Zentimeter Durchmesser beobachtbar waren, konnte mittels der in dieser Arbeit entwickel-
ten iterativen Rekonstruktionsmethoden die detaillierte Abbildung des Glukosestoffwechsels
in einem Rattenherzen durchgefiihrt werden. Selbst die funktionelle Bildgebung kleinster
Strukturen, wie Mduseknochen, wurde durch diese Rekonstruktionsmethode - und die damit
einhergehende Verbesserung der Ortsauflosung und Bildqualitdt - mit MADPET erméglicht.
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/ Kiefer Oberkiefer —o

Unterkiefer =
Linke Pfote

Scﬂaﬁm Schadeldecke——"
Schulter
e Halswirbel ”'

1 cm /4 \

_ e X Ellenbogen  Brustbein
Wirbelsaie = Rippen Wirbelsaule — 1

Abbildung 5.18: Projiziertes Volumen des M#useskeletts: Olm

Zu Abbildung 5.18: Bild links) Zu sehen ist ein Blick von hinten auf die Maus. Im oberen
Teil des Bildes ist der Kieferknochen, kurz darunter die Schiadelknochen iibergehend in die
Halswirbelsdule zu sehen. In der Mitte sind das linke und rechte Schultergelenk erkennbar,
der Verlauf der beiden Vorderldufe von den Schultern iiber die leicht hervorgehobenen Ellen-
bogengelenke zu den Pfoten ist zu erahnen. Nach unten setzt sich die Wirbelsdule in einem
Rechtsknick fort, was auf eine schrige Lage des Tieres beziiglich der Tomographenachse
deutet. Links und rechts neben der Wirbelsdule deutet sich der Brustkorb an. Bild rechts)
Projektion von der Seite im 90° Winkel. Im oberen Teil sind deutlich der Unter- und der
Oberkiefer voneinander getrennt. Rechts darunter ist angedeutet die Schideldecke zu sehen.
In der Mitte trennen sich abwirts verlaufend das Brustbein (nach links) und die Wirbelsaule
(nach rechts).

Abbildung 5.19: Projiziertes Volumen des M&useskeletts: Plm
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Abbildung 5.20: Projiziertes Volumen des M#useskeletts: Riri

Abbildung 5.21: Projiziertes Volumen des M&useskeletts: Reaf

Abbildung 5.22: Projiziertes Volumen des M&useskeletts: Rurec



Kapitel 6

Ringtomograph MADPET-II

Als eine Weiterfiihrung des in Kapitel 4 beschriebenen Gemeinschaftsprojektes wurde die
Planung und Entwicklung des 3D-Vollringtomographen MADPET-II angestrebt. Durch die
Ringstruktur und den Aufbau von 8 Detektorringen mit reduziertem Systemdurchmesser wird
dieser Tomograph eine gegeniiber MADPET wesentlich gesteigerte Sensitivitidt aufweisen.
Zum Einsatz kamen hierfiir verbesserte LSO-APD Detektormatrizen mit verkleinerten Ein-
zelkristallen. Zur Reduktion des Parallaxeneffekts und der damit verbundenen Verbesserung
der Ortsauflésung wurden die Detektoren in zwei koaxiale Detektorlagen unterteilt. Um die
tomographische Abtastung gegebenenfalls zu erh6hen, war die Montage des Detektorringes
auf einer drehbaren Scheibe geplant.

Da MADPET-II wihrend der Durchfiihrung dieser Arbeit nicht vollstindig aufgebaut war,
konnten die in diesem Kapitel vorgestellten Untersuchungen und tomographischen Methoden
nicht durch gemessene Daten unterstiitzt bzw. gepriift werden. Dieses Kapitel basiert daher
ausschlieilich auf Monte Carlo Simulationen.

Aufgrund des Aufbaus seiner Detektormodule in 4 x 8 Matrizen wird MADPET-II iiber
8 axiale Detektorringe verfiigen und somit die Messung von 3D-Volumendaten erlauben.
Zur Fingrenzung der Fragestellungen wurden in dieser Arbeit jedoch nur Methoden fiir die
Verarbeitung von 2D-Daten, also von Daten aus nur einem Detektorring, untersucht. Die
Erweiterung der hier vorgestellten 2D-Methoden fiir die Verarbeitung von 3D-Daten soll in
einem Nachfolgeprojekt erfolgen. Die Problematik der 3D-Rekonstruktion fiir MADPET-11
und mogliche Losungsansédtze werden in Kapitel 8 diskutiert.

In dieser Arbeit wurden fiir MADPET-II daher Methoden untersucht, um folgende An-
forderungen zu erfiillen:

1) Auslesebereitschaft des Messsystems:
Zum Vermeiden von Datenverlusten sollte ein Messsystem entworfen werden, dass ei-
nerseits eine hohe Auslesebereitschaft gewidhrleistet. Andererseits sollte eine Datenver-
arbeitung wihrend der Messung von diesem System unterstiitzt werden.

2)  2D-Rekonstruktionsmethoden:

a) Priméres Ziel war die Untersuchung und Entwicklung von 2D-Rekonstruktions-
methoden, die eine hohe und gleichmé&fige Ortsauflésung nahe der intrinsischen
Auflsung der Detektoren (ungefihr 1 mm) erméglichen. Sowohl die Auflésung als
auch die Bildqualitdt sollten iiber einen grofien Bereich (3> 90 %) des System-
durchmessers unverdnderlich sein.
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Aufbau des Tomographen
[Abschnitt 6.1, S. 121]
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Gefilterte Rickprojektion
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Bild
[Abschnitt 6.6, S. 137]

Abbildung 6.1: Grundlegende Wege des MADPET-II-Datenstroms
Zu Abbildung 6.1: Rahmen aus Punkt-Strich-Kombinationen stellen noch unvollsténdig
aufgebaute bzw. entwickelte Komponenten dar. Operationen sind durch eckige Rahmen,

die daraus resultierenden Daten durch abgerundete Rahmen gekennzeichnet. Kasten A)
Die Messung der tomographischen Daten wird fiir jedes Objekt erfolgen. Kasten B) Die
Simulation der Kreisscheibe wurde einmalig durchgefiihrt, zusammen mit der Berechnung
der koinzidenten Antwortfunktion und der Gewichtematrix. Kasten C) Aus der Simulation
wurde fiir jede zu untersuchende simulierte Verteilung eine Koinzidenz-Datenliste extrahiert,

dhnlich der in Kasten A beschriebenen Messung.
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b) Bei Messungen mit rotierendem Detektorsystem liegen die vollstindigen tomo-
graphischen Daten erst nach Vollendung des letzten Winkelschritts vor. Zudem
erfordern sie einen erh6hten Messaufwand. Deshalb sollte bei der Entwicklung der
2D-Rekonstruktionsmethoden gepriift werden, ob die Rekonstruktion von nicht-
rotierten Messungen unter den im Punkt 2a beschriebenen Vorgaben moglich war.

3)  Zeitgleiche Messung und Datenverarbeitung:
Fiir einen spiteren effizienten Einsatz von MADPET-II bei der Evaluierung neuer
Radiopharmaka sollte die zeitgleiche Messung und Datenverarbeitung, -visualisierung
und -rekonstruktion von allen Methoden (Punkte 1 und 2) unterstiitzt werden.

Zu Beginn dieses Kapitels wird der Aufbau des Tomographen kurz umrissen. Eine ver-
tiefende Beschreibung der damit verbundenen Entwicklungen ist in [111, 113, 114] zu finden.
Der weitere Verlauf dieses Kapitels wurde in Anlehnung an das Kapitel 4 strukturiert. Es
folgt eine Beschreibung der Monte Carlo Simulationen sowie der daraus berechneten simulier-
ten Datenliste, der koinzidenten Antwortfunktion und der Gewichtematrix. Zuletzt werden
simulierte Daten mit den vorgestellten Methoden rekonstruiert und diskutiert.

Eine Ubersicht iiber die fiir MADPET-II entwickelten Methoden, insbesondere der Weg
der MADPET-1I-Daten von deren Simulation bzw. spdteren Messung bis hin zum rekonstru-
ierten Bild, ist in Abbildung 6.1 dargestellt.

Anmerkung 3 Eine Zusammenfassung der in diesem Kapitel in mathematischen Ausdriicken verwendeten
Bezeichnungen ist im Anhang A auf den Seiten 159 bis 163 zu finden.

6.1 Awufbau des Tomographen

6.1.1 Detektoren

Die am MADPET-II zum Einsatz kommenden Detektormodule bestanden aus APD-Matrizen,
auf die einzelne LSO-Kristalle gekoppelt wurden (siehe Abbildung 6.2). Hierfiir kamen wei-
terentwickelte APD-Matrizen zum Einsatz, bestehend aus 4 X 8 quadratischen Lichtsensoren
mit jeweils 1,6 x 1,6 mm? sensitiver Fliche (siche Abbildung 6.2, links). Diese zeichneten sich
vor allem durch eine hoher Verstdrkung und ein wesentlich geringes Rauschen aus, was spétere
Messungen mit einer niedrigen Energieschwelle bis unter 200 keV erlaubt. Abbildung 6.3 zeigt
ein vollstdndig aufgebautes MADPET-11-Detektormodul. Zur Vermeidung des Parallaxenef-
fekts unter Beibehaltung des Kristallvolumens wurde es aus zwei hintereinander angeordneten
Detektorkdpfen - im Folgenden als zweilagiges Detektormodul (engl. dual-layer detector mo-
dule) bezeichnet - zusammengesetzt. Die vorderen Detektorkdpfe eines jeden Zweilagenmoduls
wurden mit 2 X 2 x 6 mm?, die hinteren Detektorkdpfe mit 2 x 2 x 8 mm?® LSO-Kristallen
zur Erhohung der Sensitivitdt [46, 127] bestiickt. Der Aufbau des Detektorsystems zu einem
vollstdndigen Ring mit 71,1 mm Durchmesser war durch die kreisf6rmige Anordnung von 18
solcher Doppellagen-Module, resultierend in 1152 Einzeldetektoren, geplant. Abbildung 6.4
zeigt die um 20 Grad rotierbare Scheibe, auf die die 18 Detektormodule montiert werden
sollen. Im Vordergrund ist der durch einen Rechner auf 50 Mikrometer genau steuerbare
Tisch fiir die exakte Positionierung der Kleintiere und die darauf montierte Liege zu sehen.
Um die Zahl der von Auflen eingestrahlten Gammaquanten - also die davon abhéngige Zahl
der zufélligen Koinzidenzen - zu minimieren, wurde jeweils eine Bleiabschirmung axial vor
und hinter dem geplanten Detektorsystem angebracht.
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Abbildung 6.2: APD-Matrix und Schematischer Aufbau eines Detektorkopfes des

MADPET-II.
Zu Abbildung 6.2: Entnommen aus [111], mit freundlicher Genehmigung des Autors.

Bild links) Matrix der 4 x 8 APD-Lichtsensoren. Bild rechts) An die links abgebildete
APD-Matrix werden die 32 LSO-Kristalle gekoppelt. Diese werden voneinander durch ein
Reflektorgehduse getrennt und von oben lichtdicht mit einer Reflektorplatte abgeschlossen.

Kapton-Mehrlagenplatine

Hintere Detektorlage:

® 32 LSO-Kristalle (2 mm x 2 mm x 8 mm)
® 4x8-APD-Matrix

Vordere Detektorlage:

® 32 L SO-Kristalle (2 mm x 2 mm x 6 mm)
® 4x8-APD-Matrix

(Frontansicht)

Abbildung 6.3: Vollstdndiges Doppellagen-Detektormodul des MADPET-II.
Zu Abbildung 6.3: Entnommen aus [111], mit freundlicher Genehmigung des Autors.
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Bleiabschirmung

Doppellagen-Detektor-Modul
+/- 10°-Rotation
xyz-Tisch

Abbildung 6.4: Aufbau des MADPET-II.
Zu Abbildung 6.4: Entnommen aus [111], mit freundlicher Genehmigung des Autors.
Bild links) Tm Vordergrund ist der in allen Richtungen steuerbare Tisch fiir die Lagerung
der Kleintiere sichtbar. Die Platte im Hintergrund ist um 20 Grad rotierbar. Bild rechts)
Montage eines der 18 Doppellagen-Detektormodule auf die rotierbare Scheibe zwischen die

beiden Bleiabschirmungen.
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Abbildung 6.5: Schematischer Entwurf des MADPET-11 Messsystems.
Zu Abbildung 6.5: Ein méglicher Aufbau des MADPET-II Messsystems ist hier aufgezeigt.
Die Impulse der Einzeldetektoren werden nach analoger Vorbereitung in einer Digitalelektro-
nik fiir die Rechnerauslese als Triplett {Energie, Nachweiszeit, Kanalnummer} bereitgestellt.
Der PVM-Slave erfasst diese sequentiell iiber eine angeschlossene Schnittstelle und schreibt
sie in ein reflective memory-Speichermodul. 600 ns spéter stehen diese Daten innerhalb des
Speichermoduls am PVM-Master zur Verfiigung. Dieser kénnte daraus die Verarbeitung und

Speicherung der Daten veranlassen.
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6.1.2 Analoge Detektorelektronik

Wie im Kapitel 4 bereits angesprochen, verlangt die Verwendung eines LSO-APD Detektors
eine speziell dafiir entwickelte analoge Elektronik zur Impulsverstirkung und -formung. Die
Entwicklung dieser Elektronik fiir die am MADPET-II eingesetzten Detektoren ist in [111,
113, 114] beschrieben. Die analoge Detektorelektronik wird, wie in Abbildung 6.3 zu sehen ist,
an die APD-LSO Detektorkdpfe mittels einer flexiblen Kapton-Mehrlagenplatine gekoppelt
und in das Doppellagen-Detektormodul integriert. Hierbei dient jede der vier Platinen fiir
die Verarbeitung der Signale von 16 einzelnen APD-Lichtsensoren. Die Verbindung zu der
weiteren analogen und digitalen Elektronik des MADPET-II soll tiber die links am Rande
sichtbaren Flachbandkabel erfolgen.

6.1.3 Digitale Elektronik und Rechnersystem

Die Planung der digitalen MADPET-II-Elektronik sah ein vollstindig neues Konzept der Da-
tennahme vor. Entgegen der herk6mmlichen Methode, die gemessenen Koinzidenzen wihrend
der Messung durch elektronische Schaltungen zu ermitteln, wurde fiir den MADPET-II eine
Strategie angestrebt, die ein moglichst breites Spektrum an Untersuchungen zur effizienteren
Nutzung der nachgewiesenen Gammaquanten ermoglicht. Hierbei sollen die bei den Wechsel-
wirtkungen der Gammaquanten mit den Kristallen abgegebenen Energien - bzw. die daraus
resultierenden H6hen D der Spannungsimpulse - fiir jeden Einzeldetektor erfasst und ohne
Suche nach dem koinzidenten Eintreffen zweier Gammaquanten digitalisiert werden. Zudem
wird der Zeitpunkt T° des Nachweises mit einer Genauigkeit von unter einer Nanosekunde
digitalisiert und mit der Impulsh6he und der Nummer ¢ des Einzeldetektors in einer speziellen
Bitkodierung gespeichert. Somit soll fiir jede Wechselwirkung eines einzelnen Gammaquants
mit einem einzelnen Detektor das Triplett

{e, D, T}

in einer dynamischen Singles-Datenliste aufgeschrieben werden. Diese enthélt dann die ge-
messenen einzelnen Wechselwirkungen, nicht wie allgemein in der PET {iblich die gemessenen
Koinzidenzen. Die Wahl des Koinzidenzfensters und die Ermittlung der Koinzidenzen soll
anschlieffend in der Datenvorverarbeitung im Rechner erfolgen. Dieses ungew6hnliche Konzept
erfordert eine hohe Ausleserate durch den Messrechner und resultiert in grofien Datenlisten.
Es er6ffnet jedoch neue Moglichkeiten der Datenanalyse und Datennutzung [123]. Eine wich-
tige Moglichkeit wird die Erhohung der Sensitivitdt des Tomographen durch Identifizierung
jener Gammaquanten sein, die mit dem Detektorsystem mehrfach unter Energiedeposition
wechselwirken [24, 123, 126, 137]. Ein Beispiel hierfiir ist der Fall 6 aus Abbildung 2.6 auf
Seite 16, in dem ein Gammaquant zuerst eine Compton-Streuung mit einem Kristall erfihrt
und anschliefend in einem Nachbarkristall absorbiert wird. Mit dem herkémmlichen Prinzip
der Koinzidenzspeicherung wiirden solche nachgewiesenen Positron-Elektron-Vernichtungen
nicht gespeichert und genutzt werden.

Das Schema des geplanten MADPET-II Messsystems ist in Abbildung 6.5 skizziert. Die
von den Einzeldetektoren gelieferten Impulse - maximal 10 kHz pro Einzeldetektor, resul-
tierend in maximal 10 MHz Gesamtrate - werden digitalisiert und als Tripletts iiber eine
speziell dafiir entwickelte VME-Schnittstellenkarte auf den VME-Bus gegeben. Innerhalb
des VME-Systems befindet sich ein Ausleserechner, der ausschliellich zur Aufnahme die-
ses Datenstroms dient. Aufgrund der hervorragenden Erfahrungen mit der PVM-gestiitzten
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Messung am MADPET wird fiir den MADPET-II eine &hnliche Struktur des Messsystems
angestrebt. Der VMIE-Ausleserechner soll hierbei als PVM-Slave verwendet werden, dessen
Verbindung mit dem PVM-Master iiber so genannte (engl.) reflective memory (VMIC, USA)
Arbeitsspeichermodule erfolgt. Diese in beiden Rechnern vorhandenen Module erlauben eine
automatische Synchronisation der Speicherinhalte beider Rechner mit hoher Bandbreite {iber
eine Glasfaserverbindung. Gleichzeitig stellt diese Verbindung alle fiir eine PVM nétigen
Netzwerkfunktionen zur Verfiigung. Der PVM-Master wird in diesem Messsystem wiederum
fiir die Steuerung, Verarbeitung und Speicherung der gemessenen Daten zustdndig sein.

Zwei iiber reflective memory Module verbundene Rechner vollziehen ohne zusitzliche
Prozessorleistung eine automatische Speichersynchronisation mit einer Verzdgerung von 700
ns. Die Bandbreite dieser Verbindung erlaubt den Transfer von bis zu 68 MByte pro Sekunde.
Da dieses Konzept einen ringférmigen Zusammenschluss von bis zu 256 Rechnern ermdglicht,
kann eine spédtere Ausweitung des MADPET-1I-Rechnersystems vorgenommen werden. Jeder
in diesem Netz integrierte Rechner wird, mit jeweils einer zusdtzlichen Verzégerung von 700
ns, Zugriff auf die gemessenen Daten haben. Somit ist die Anbindung eines Mehrprozessor-
Parallelrechners fiir eine, zur Messung zeitgleich ablaufende, Datenverarbeitung machbar. Im
Besonderen die Suche nach Koinzidenzen in der Singles-Datenliste wird einen hohen Rechen-
aufwand erfordern, der von solch einem Parallelrechner wihrend der Messung iibernommen
werden kann. Die Nutzung eines in das System eingebundenen Parallelrechners fiir die, ge-
gebenenfalls sogar wihrend der Messung erfolgende, Bildrekonstruktion ist wiinschenswert.
Letzter Punkt erlangt insbesondere bei der Anwendung von 3D-Rekonstruktionsmethoden
(siehe Kapitel 8) und dem damit verbundenen Rechenaufwand und Arbeitsspeicherbedarf
eine entscheidende Bedeutung.

6.2 Koordinaten und Bezeichnungen

Da MADPET-II ein Tomograph mit mehreren axialen Schichten und der Moglichkeit zur 3D-
Messung werden soll, wurden die hier vorgestellten Methoden fiir die Behandlung der Daten
in allen drei Dimensionen ausgelegt. Weiterhin wurde die Rotation des Tomographen wihrend
der Messung in allen Algorithmen vorgesehen. Das Tomographen- und das raumfeste Koordi-
natensystem unterschieden sich wiederum durch die Rotation der (z', y’)-Ebene (Tomograph)
gegeniiber der (z,y)-Ebene (raumfest) entlang der axialen Koordinatenachse (z = 2’). In
Kapitel 4 war die Beziehung der Koordinaten des raumfesten Koordinatensystems zu den
Koordinaten des rotierten Tomographen-Koordinatensystems durch den Rotationswinkel ¢
bzw. durch die Drehmatrizen D, und Df, bestimmt. Diese wurden fiir die MADPET-II-
Methoden auf drei Dimensionen erweitert:

cosep sing 0 cos(—¢p) sin(—¢) 0
D,=| —sing cosp 0 und D), = | —sin(—¢) cos(—¢) 0 |. (6.1)
0 0 1 0 0 1

In dieser Arbeit erfolgte die tomographische Verarbeitung der ermittelten Koinzidenzen
nur innerhalb einer Schicht, also in zwei Dimensionen. Ein Doppellagen-Detektorring enthielt
in einer Schicht 72 Einzeldetektoren in jeder Lage, also insgesamt 144 Einzeldetektoren (4 x 18
x 2). Die Indizierung der Einzeldetektoren erfolgte zyklisch, wie in Abbildung 6.6 dargestellt.
Die Zahl der Detektorpaare, die innerhalb eines Doppellagen-Detektorringes eine Koinzidenz
messen konnten, wurde in den in dieser Arbeit vorgestellten Datenverarbeitungsmethoden
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D=71,1mm

Abbildung 6.6: Koordinaten und Vergabe der Kristallnummern des MADPET-I1
Zu Abbildung 6.6: Frontansicht auf einen Doppellagen-Ring des MADPET-II. Die (z, y)-
und (z’,y")-Koordinatensysteme deckten sich in der hier dargestellten Ausgangsposition
des Tomographen. Die Nummern der zur besseren Identifizierung hier dunkel eingefdrbten
Kristalle sind in kleinen Ziffern dargestellt. Zwischen vorderer und hinterer Lage sind
die Nummern der 18 Doppellagen-Detektormodule angegeben. Der Innendurchmesser des

Systems betrug 71,1 mm.

nicht eingeschrankt und betrug 144 - 144 = 20736. Fin in Koinzidenz messendes Detektorpaar
&€ wurde somit durch die Beziehung

£ = ¢ 1444 ¢ (6.2)

innerhalb einer Schicht ermittelt, wobei

¢, €10,143] und ¢, € [0, 143] (6.3)

galt.
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6.3 Vorbereitung der gemessenen Daten fiir die Bildrekon-
struktion

6.3.1 Vorverarbeitung

Die Vorverarbeitung der gemessenen Daten konnte im Zuge dieser Arbeit nicht untersucht
werden, da noch keine Datennahme méglich war. Die Suche nach paarweise koinzident nach-
gewiesenen Gammaquanten wird ein entscheidendes Element dieser Vorverarbeitung sein.
Sie wird in einem Nachfolgeprojekt im Anschluss an diese Arbeit untersucht. Hierbei soll
besonders auf einen effizienten Suchalgorithmus Wert gelegt werden, der die Moglichkeit der
parallelen Verteilung auf mehrere Rechner beinhaltet. Eine erste einfache Anndherung an
diese Problematik kann jedoch ein Algorithmus sein, der durch die gemessene Datenliste
mit einem Koinzidenz-Zeitfenster wandert und jene Quanten paarweise extrahiert, deren
Nachweiszeitpunkte innerhalb dieses Fensters liegen. Dieses Vorgehen entspricht der Funk-
tionsweise einer Koinzidenzelektronik. Der Algorithmus sollte weiterhin die Sortierung der
gefundenen Koinzidenzen beziiglich ihrer Nachweiszeiten erlauben, um dynamische Studien
(zeitliche Verdnderung der Traceranreicherungen) oder bewegliche Korperfunktionen (z.B.
getriggerte Herzaufnahmen zur Darstellung der Pumpbewegung des Herzmuskels) zu ermogli-
chen. Gleichzeitig wird die Koinzidenzsuche auch mit versetzten Zeitfenstern durchzufiihren
sein, um die Anzahl und Verteilung der zufélligen Koinzidenzen zu ermitteln. Weiterfiihrende
Untersuchungen kénnen die im Detektorsystem gestreuten Quanten - also Gammaquanten
die unter Energiedeposition Wechselwirkungen mit mehreren Einzeldetektoren vollzogen -
identifizieren und, wie in [123, 126] untersucht, fiir die Rekonstruktion zur Verfiigung stellen.

6.3.2 Umsortierung zu 2D List-Mode Histogrammen

Die Umsortierung der ermittelten Koinzidenz-Datenliste in List-Mode Histogramme erfolgte
innerhalb einzelner axialer Schichten, also in 2D, wiederum unter Anwendung der 450-keV-
Energieschwelle. Die Indizierung der Elemente des Histogramms h im Winkelschritt n € [1, 7]
erfolgte unter Verwendung des LOR-Indexes & nach Gleichung 6.2 mit

i o= (np—1)-144% + €. (6.4)

Die Dateigréfie des resultierenden List-Mode Histogramms betrug 81 KByte pro Winkel-
schritt.

6.4 Monte Carlo Simulationen

6.4.1 Allgemeine Beschreibung der Simulationen

Die Monte Carlo Simulationen des MADPET-II wurden wie fiir den MADPET mit ,GEANT:
Detector Description and Simulation Tool* (CERN, Schweiz) [42] durchgefiihrt. Die Berech-
nung und Handhabung der simulierten Wechselwirkungen erfolgte wie in Abschnitt 4.5.1 fiir
die Untersuchungen des MADPET beschrieben. Fiir den MADPET-11 wurden jedoch die axia-
len Komponenten der Emissions- und Wechselwirkungskoordinaten mit in die Berechnungen
integriert, um eine spitere Analyse in allen drei kartesischen Koordinaten zu erméglichen.
Dies resultierte wiederum in simulierten Koinzidenz-Datenlisten mit Elementen der Form

{Begrenzer, ¢,, ¢y, Eq, Ey, X, x;, v/, Begrenzer}
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Abbildung 6.7: Positionierung
MADPET-II
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Abbildung 6.8: Monte Carlo Simulation der homogen verteilten Positronenquelle in einer
Kreisscheibe fiir den MADPET-II: Vertizes der emittierten Quantenpaare
Zu Abbildung 6.8: Bild a) Die Verteilung der Vertizes der emittierten Gammaquantenpaare

im (2',y')-Koordinatensystem des Tomographen; Bild b) Bild a projiziert entlang der x'-
Achse; Bild b) Bild a projiziert entlang der 3'-Achse.
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Abbildung 6.9: Monte Carlo Simulation der homogen verteilten Positronenquelle in einer
Kreisscheibe fiir den MADPET-II: Vertizes der nachgewiesenen Quantenpaare
Zu Abbildung 6.9: Bild a) Die Verteilung der Vertizes der nachgewiesenen Gammaquanten-

paare im (¢, y')-Koordinatensystem des Tomographen; Bild b) Bild a projiziert entlang der

z’-Achse; Bild b) Bild a projiziert entlang der y'-Achse.
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Mittelwert | Standardabweichung | Maximalwert
[mm] [mm] [mm]
FWHM 1,7 0,6 3,1
FWTM 2,8 1.0 4.8
Versatz 0,2 0,2 1,1

Tabelle 6.1: Analyse der MADPET-1I-Antwortfunktionen
Zu Tabelle 6.1: Breiten der aus den Monte Carlo Simulationen von MADPET-II berechneten
Antwortfunktionen (CAF) und Versatz zwischen den CAF und TRI Antwortfunktionen
(Bezeichnungen wie in Tabelle 4.2 auf Seite 83).

fiir jede nachgewiesene Koinzidenz, wobei jedoch fiir die enthaltenen Koordinaten galt:

/
)(a7

x;, v € R (6.5)

6.4.2 Monte Carlo Simulation des MADPET-II

Fiir die Monte Carlo Simulation des MADPET-II wurden, wie in Abbildung 6.7 dargestellt,
alle 1152 Einzelkristalle der Gréfie 2 x 2 x 6 mm? (vordere Lage) bzw. 2 x 2 x 8 mm? (hintere
Lage) gemifB der konstruktiven Vorgaben im Raum positioniert. In den Simulationen wurden
auch alle, die Kristalle umgebenden, Materialien wie die Reflektor-Matrix, die APD-Matrix
und das Gehéduse (sieche Abbildungen 6.2 und 6.3) beriicksichtigt. Die Emission der Gam-
maquantenpaare geschah in einer Schicht innerhalb einer kreisférmigen Fliche mit 71,1 mm
Durchmesser. Die Winkelverteilung der Gammaquanten war homogen innerhalb der (z',y)-
Ebene iiber 360 Grad verteilt. Die Verteilung der Vertizes der emittierten Quantenpaare ist
in Abbildung 6.8 zusammen mit ihren Projektionen in horizontaler und vertikaler Richtung
fiir einen Simulationsdurchgang dargestellt. Die angestrebte gleichmé&fiige Verteilung ist in
dieser Abbildung deutlich zu beobachten. Abbildung 6.9 zeigt die Vertizes der vom System
nachgewiesenen Quantenpaare. Im Vergleich zu der entsprechenden Verteilung des MADPET
(siehe Abbildung 4.18 auf Seite 80) konnte ein wesentlich gleichméaBigeres Sensitivitdtsmuster
festgestellt werden. Dies war vor allem in der Ringstruktur des MADPET-II begriindet und
lief die Vermutung zu, dass eine Rotation des Detektorsystems fiir die Bildrekonstruktion
nicht zwingend nétig sein wiirde. Von insgesamt 0,2 - 10? emittierten Quantenpaaren wurden
in einem Simulationsdurchgang 9 - 10° Quantenpaare oberhalb von 300 keV nachgewiesen.
Zur Erhdhung der Zahl der detektierten Quantenpaare wurden 46 voneinander unabhingige
Durchgiinge mit insgesamt 4, 5 - 10° nachgewiesenen Quantenpaaren durchgefiihrt.

6.4.3 Berechnung der koinzidenten Antwortfunktionen

Aus der Monte Carlo Simulation wurden die koinzidenten Antwortfunktionen (CAF) wie in
Kapitel 4 beschrieben berechnet. Hierfiir wurde der maximale Gesichtsfelddurchmesser von 70
mm in 560 Elementen, also in 0,125-mm-Schritten, abgetastet und fiir jedes Detektorpaar &
ein individuelles Sensitivitdtsprofil erstellt. Anhand der CAF konnte die variierende raumliche
Sensitivitdt der einzelnen Detektorpaare untersucht werden. Da die rechteckige Antwort-
funktion REC bei der MADPET-Bilderstellung wie zu erwarten keine Vorteile gegeniiber
der Verwendung der CAF ergab, wurde sie fiir MADPET-II nicht erneut untersucht. Wie
fiir den MADPET wurde auch fiir MADPET-II ein Vergleich zwischen der CAF und einer
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Abbildung 6.10: Berechnung der koinzidenten Antwortfunktion des MADPET-II
Zu Abbildung 6.10: Bild links) Fiir die Berechnung der CAF fiir ein Detektorpaar £ wurden
alle in ¢ detektierten und innerhalb des Gesichtsfeldes emittierten Koinzidenzen verwendet
(Schnittmenge zwischen FOV und TOR £). Bild rechts) Fiir jede zu verwendende Koinzidenz
kann aus den exakten Wechselwirkungskoordinaten a und b eine exakte LOR berechnet
werden. Deren Schnittpunkt mit der Basislinie weist auf das zu inkrementierende CAF
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Abbildung 6.11: Ausgewidhlte Antwortfunktionen (CAF und TRI) des MADPET-11
Zu Abbildung 6.11: Die Antwortfunktion TRI ist ausgefiillt dargestellt, die CAF wird durch

eine dicke Linie und schraffierte Flachen gekennzeichnet.
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triangularen, fiir alle Detektorpaare identischen, Systemantwort (TRI) durchgefiihrt. Die
Breite der symmetrischen Dreiecksfunktion TRI war identisch mit der Breite der Kristalle
des MADPET-II, also 2 mm. Dies resultierte in einer Halbwertsbreite der TRI Antwortfunk-
tion von 1 mm, also der theoretischen intrinsischen Auflésung von zwei optimal zueinander
ausgerichteten Kristallen (siehe Abbildung 2.7 auf Seite 20).

Die Resultate der Untersuchungen der Antwortfunktionen sind in Tabelle 6.1 zusammen-
gefasst. Aufgrund der kiirzeren Kristalle in der Doppellagen-Struktur des Detektorsystems
variierten die Halb- und Zehntelwertsbreiten der Antwortfunktionen weniger als dies fiir
den Sektortomograph zu beobachten war (sieche Tabelle 4.2 auf Seite 83). Jedoch sollte
mit MADPET-II eine wesentlich hohere Ortsauflosung erreicht werden. Dafiir wurden, wie
in den folgenden Abschnitten fiir die Rekonstruktion der MADPET-II Bilder beschrieben
wird, fiir die zu rekonstruierenden Bildpunkte eine Kantenlinge von nur 0,5 mm gewihlt.
Im Verhiltnis zu diesen kleinen Bildpunkten waren die hier beobachteten maximalen Halb-
und Zehntelwertsbreiten von 3,1 mm und 4,8 mm sehr grofi. Der im Vergleich zum Sek-
tortomographen MADPET geringere Versatz zwischen maximaler Sensitivitdt der CAF und
TRI Antwortfunktionen von 0,2 mm % 0,2 mm mit einem Maximalwert von 1,4 mm war ein
Hinweis auf geringe Positionierungsfehler bei der Verwendung der TRI Antwortfunktion in
der Bilderstellung.

6.4.4 Berechnung tomographischer Projektionsdaten

Zur Erstellung von tomographischen Datenlisten aus der Monte Carlo Simulation kam der in
Abschnitt 4.5.3 auf Seite 79 fiir den MADPET dargelegte Algorithmus zum Einsatz. Dafiir
wurden die Randbedingungen des MADPET, wie die Anzahl der Finzeldetektoren und der
Detektorpaare, durch die des MADPET-II ersetzt (siehe Abbildung 6.12). Der Algorithmus
wurde fiir die Erstellung eines Messdatensatzes ohne Rotation (1 Winkelschritt) und fiir
die Rotation in 10 und 20 Winkelschritten im Uhrzeigersinn {iber 20 Grad angewendet, um
den Einfluss der tomographischen Abtastung auf die Rekonstruktionsalgorithmen und deren
Grenzen zu untersuchen. Die Winkelschrittweite wurde fiir /7 Winkelschritte mit

Ao(i) = 22° (6.6)

festgelegt. Die Winkelposition des Tomographen im Winkelschritt 1 € [1, 7] berechnete sich
fiir einen tomographischen Datensatz mit insgesamt 7 Schritten wie folgt:

o) = =A@ - (n-1). (6.7)

6.4.5 Berechnung der Gewichtematrix

Die Gewichtematrix fiir die statistische iterative Rekonstruktion von MADPET-II List-Mode
Histogrammen konnte anhand der in Abschnitt 4.5.6 auf Seite 85 beschriebenen Methode be-
rechnet werden. Die Besonderheiten der fiir MADPET-II durchgefiihrten Operationen werden
im Folgenden beschrieben.

Die Gewichtematrix wurde aus 31 Simulationen mit einer unteren Energieschwelle bei 450
keV fiir eine Bildmatrix von 140 x 140 quadratischen Bildpunkten ermittelt. Die Kantenldnge
der Bildpunkte betrug 0,5 mm, das resultierende Gesichtsfeld wies somit einen maximalen
Durchmesser von 70 mm auf. Durch die Wahl dieser Matrixdimensionen waren - bei einer
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Abbildung 6.12: Extraktion von tomographischen Datensdtzen aus der Monte Carlo Simula-

tion des MADPET-I1
Zu Abbildung 6.12: Darstellung des Extraktionsproblems fiir die Grundposition (links) und

eine rotierte Position des Tomographen im Winkelschritt . Um eine bessere Darstellung zu
ermoglichen, wurde hier ein unrealistischer Rotationswinkel (|¢(n)| > 20°) gew&hlt.

Speichertiefe von 2 Byte pro Gewicht - ca. 750 MByte Arbeitsspeicher nétig, um die fiir
einen Winkelschritt nétigen 4 - 109 Matrixelemente zu berechnen. Um die Rechenzeiten und
Dateigrofien zu limitieren, wurde die statistische Rekonstruktion fiir den MADPET-II nur
fiir eine Winkelposition (7 = 1 und somit i = ), also ohne Rotation des Tomographen,
untersucht. Abbildung 6.13 veranschaulicht die Berechnung des Gewichts a(z, j) durch Z&hlen
der in j emittierten und in 7 detektierten Gammaquantenpaare als Ma# fiir die entsprechende
Nachweiswahrscheinlichkeit (siehe auch Abschnitt 4.5.6 auf Seite 85). Da die Zahl der in den
Simulationen nachgewiesenen Koinzidenzen limitiert war, wurde eine Methode entwickelt um
die Rotationssymmetrie des MADPET-II Detektorsystems zur Erhhung der nutzbaren Koin-
zidenzen fiir die Matrixberechnung auszunutzen (siehe Abbildung 6.14). Fiir jedes Kristallpaar
& gab es im MADPET-II n € [1,17] Kristallpaare € mit identischer raumlicher Zuordnung.
Diese Eigenschaft ist in der linken Abbildung fiir ein Paar € verdeutlicht, dessen Kristalle wie
die Kristalle im Paar £ zueinander positioniert waren. Im Folgenden sei k entweder a oder
b fiir die zwei, an einer LOR beteiligten, Kristalle ¢, und ¢, zu setzten. Mit my(§) wurde
ermittelt, in welcher Detektorlage der Kanal ¢;(§) lag:

m(§) (6.8)

1 falls ¢x(§) <72 ; Kristall lag in vorderer Lage
2 sonst ; Kristall lag in hinterer Lage

Durch Erhshen der Kanalnummer um n -4 (siehe Abbildung 6.6 auf Seite 126 und Abbildung
6.14, rechts) wurde zu dem gleich situierten Kristall im n-ten Nachbarmodul gewechselt,

ern(&n) = (n-44cx(€)) mod (my(€)-72), (6.9)

jedoch musste noch gewihrleistet werden, dass nicht zu einem Kristall in einer anderen
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Detektorlage (z.B. von vorderer nach hinterer Lage) gesprungen wurde:

CL (é) . { Ek,n(én) falls {mk(f)zl}

Grn(6) + 72 falls {mi(€) =2 und &0 (€) < 72} (6.10)

Um die in dem Detektorpaar & nachgewiesenen Quantenpaare fiir die Berechnung der Nach-
weiswahrscheinlichkeit fiir das Paar & nutzen zu kénnen, mussten die Vertizes dieser Quan-
tenpaare unter Verwendung des Rotationswinkels

¢n = n-20° (6.11)

(¢n = 100° fiir n = 5 in Abbildung 6.14, rechts) im Uhrzeigersinn mittels der Drehmatrix
D_,, zuriick rotiert werden. Lag der zuriickrotierte Vertex innerhalb des Pixels j (dhnlich der
Vergleichsoperation in Ablaufkasten 4.7 auf Seite 90), so konnte dieses Quantenpaar - obwohl
in & nachgewiesen - fiir die Erhdhung des Gewichts a(i = &, j) verwendet werden.

Die Nutzung der Rotationssymmetrie resultierte in einem 18-fachen Gewinn an nutzbaren
simulierten Koinzidenzen. Die Anzahl der Elemente mit nicht-verschwindender Nachweiswahr-
scheinlichkeit (Nicht-Null-Elemente) betrug 18 - 10° (bei insgesamt & 4 - 10? Elementen) mit
einer mittleren Zahl von 325 Koinzidenzen pro Gewicht (Maximalwert: 51-10° pro Gewicht).
Die Grofie der im komprimierten ASPIRE-Sparse-Format [32] gespeicherten (nur Nicht-Null-
Elemente werden gespeichert) Gewichtematrix betrug 106 MByte.

6.5 Tomographische Bildrekonstruktion

Die Intention bei der Planung des MADPET-II war der Bau eines hochauflésenden und hoch-
sensitiven PET-Gerits fiir die Bestimmung der Traceranreicherung in kleinsten Strukturen.
Die hierbei auftretenden Besonderheiten des Rekonstruktionsproblems waren, trotz der un-
terschiedlichen Bauweisen, dem MADPET-Rekonstruktionsproblem dhnlich. Deshalb wurden
fiir den MADPET-II die in Kapitel 4 fiir den MADPET beschriebenen Methoden verwendet.
In den folgenden Abschnitten werden die Unterschiede der MADPET-1I-Methoden zu den
bereits fiir den MADPET entwickelten Methoden beschrieben. Die Moglichkeit, die im List-
Mode Histogramm h enthaltenen gemessenen Daten fiir die Kontamination durch zufillige
Koinzidenzen (n) und auch fiir die unterschiedlichen Sensitivititen aller Detektorpaare (s)
zu korrigieren, wurde beibehalten. Da diese Arbeit jedoch ausschliefilich die Rekonstruktion
simulierter Daten des MADPET-II behandelte, konnten die Korrekturen fiir die in diesem
Kapitel vorgestellten Daten durch

n=0 und s=1 (6.12)

abgeschaltet werden. Alle verwendeten Rekonstruktionsmethoden dienten zur Rekonstruktion
von Bildern mit 140 x 140 Bildpunkten. Die Kantenldnge der quadratischen Pixel betrug
0,5 mm. Das rekonstruierte Gesichtsfeld war bei allen Methoden auf einen kreisférmigen
Bildbereich mit 136 Pixel (68 mm) Durchmesser beschrénkt.

6.5.1 Umformung zu Sinogrammen

Die Umformung des List-Mode Histogramms zum Parallelsinogramm erfolgte wahlweise unter
Verwendung der triangularen Antwortfunktion (M = TRI) oder der realistischen koinziden-
ten Antwortfunktion (M = CAF). Die rechteckige Antwortfunktion (M = REC) wurde
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Abbildung 6.13: Berechnung der Gewichtematrix aus der Monte Carlo Simulation des

MADPET-II
Zu Abbildung 6.13: Berechnung der Nachweiswahrscheinlichkeit a(é, j), ein im Bildpunkt

j emittiertes Quantenpaar im Projektionselement ¢ zu messen. Die Wahrscheinlichkeit
a(i,j) war proportional zu der Summe der in der Simulation in j emittierten und in ¢
nachgewiesenen Quantenpaare. Da die statistische Rekonstruktion in dieser Arbeit ohne
Rotation des Systems angewendet wurde, ergab sich hier ¢ = £. Die Kantenldngen der

Bildelemente sind nicht mafistabsgetreu abgebildet.
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Abbildung 6.14: Ausnutzung der Rotationssymmetrie des Detektorsystems bei der Berech-
nung der Gewichtematrix
Zu Abbildung 6.14: Bild links) Fiir ein Kristallpaar & existierten 17 identisch zueinander
positionierte Kristallpaare é Eines dieser Paare (575) ist hier exemplarisch eingezeichnet.
Der Vertex einer in diesem Paar nachgewiesenen Koinzidenz wurde entsprechend dem
Winkel zwischen beiden LORs zuriick rotiert. Anschlieend erfolgte die Priifung, ob der
rotierte Vertex in dem Bildpunkt j zu liegen kam. War dies der Fall, so konnte diese in
dem Paar é nachgewiesene Koinzidenz zur Erhohung des Gewichts a(i, j) fiir das Paar £
verwendet werden. Bild rechts) Uberlagerung der TOR ¢ mit den TORs aller 17, dem Paar
¢ aquivalenten, Kristallpaare. Durch Erhéhen beider Kanalnummern der LOR & um 4 wurde

die dquivalente LOR, él identifiziert.
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fiir MADPET-II nicht untersucht. Die Funktionsweise des Rebinning-Algorithmus fiir den
MADPET-II war identisch mit der in Abschnitt 4.7.1 auf Seite 92 fiir den MADPET be-
schriebenen Methode:

27 = RM{h—n,s}. (6.13)

Das Sinogramm enthielt 140 transaxiale Elemente mit jeweils 0,5 mm Kantenldnge. Damit
die Bedingungen des Rekonstruktionsproblems erfiillt waren - also die Gesamtzahl der Sino-
grammelemente die der zu rekonstruierenden Bildpunkte {ibertraf - wurde das Sinogramm
fiir 1-Grad-Schritte berechnet (140 - 180 = 25200 Sinogrammelemente). Jede der daraus
resultierenden 180 Sinogrammzeilen enthielt somit die Projektion der zu untersuchenden
Verteilung in einer Winkelschrittweite von einem Grad.

Die Abhéngigkeit der tomographischen Abtastung von der Anzahl der Winkelschritte
in den tomographischen Daten wurden anhand der Berechnung eines Messdatensatzes aus
der Simulation iiberpriift. Als Quelle wurde eine homogen emittierende Kreisscheibe mit 70
mm Durchmesser im Extraktionsalgorithmus verwendet. Aus dieser wurden fiir 1, 10 und
20 Winkelschritte simulierte Datenlisten generiert und mit TRI bzw. CAF zu Sinogrammen
umsortiert. Abbildungen 6.15 bis 6.17 zeigen diese Sinogramme. Ohne Rotation des Tomo-
graphen waren grofle Liicken in der Sinogrammmatrix zu erkennen. Es war zu erwarten,
dass ohne weitere Korrekturmafinahmen [62, 65, 124, 125] eine analytische Rekonstruktion -
aufgrund der dabei auftretenden Gleichbehandlung aller Sinogrammelemente - zu Artefakten
in den rekonstruierten Bildern fiihren wiirde. Auch die Sinogramme der in 10 Winkelschritten
rotierten Messdaten zeigten verbleibende Inhomogenitdten. Im Falle von 20 Winkelschritten
war eine erhdhte Homogenitdt bei beiden im Rebinning verwendeten Systemantworten zu
beobachten.

6.5.2 Analytische Bildrekonstruktion

Die gefilterte Riickprojektion des Sinogramm z* erfolgte wiederum unter Verwendung des
Rampenfilters:

£ = FBP{RM{h-n,s}| (6.14)
= FBp{s"}.

6.5.3 Statistische Bildrekonstruktion

Die Algorithmen zur statistischen iterativen Bildrekonstruktion unterschieden sich nicht von
den am MADPET angewendeten. Fiir die Rekonstruktion der MADPET-11-Daten war nur die
entsprechende Gewichtematrix nétig. Weiterhin wurde die Gléttung der mit dem OSEM-Algo-
rithmus rekonstruierten Bilder in ihrer Breite den kleineren Bildpunkten und der angestrebten
héheren Ortsauflésung des Systems angepasst. Die resultierenden Rekonstruktionsmethoden
kénnen wiederum wie folgt angegeben werden:

FPEM PzM{A, h, n, s} (6.15)
fiir die PWLS-Rekonstruktion, und

pOLM ggg{on{A, h, n, s}} (6.16)
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Abbildung 6.15: Abtastmuster im Sinogramm des MADPET-1I (ohne Rotation)
Zu Abbildung 6.15: Abtastmuster im Sinogramm ohne Rotation des Tomographen.
Bild links) Rebinning mit CAF. Bild rechts) Rebinning mit TRI.

Abbildung 6.16: Abtastmuster im Sinogramm des MADPET-1I (10 Winkelschritte)
Zu Abbildung 6.16: Abtastmuster im Sinogramm bei Rotation des Tomographen in 10
Winkelschritten. Bild links) Rebinning mit CAF. Bild rechts) Rebinning mit TRI.

Abbildung 6.17: Abtastmuster im Sinogramm des MADPET-1I (20 Winkelschritte)
Zu Abbildung 6.17: Abtastmuster im Sinogramm bei Rotation des Tomographen in 20
Winkelschritten. Bild links) Rebinning mit CAF. Bild rechts) Rebinning mit TRI.
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| [om [ % |

‘ Detektorabstand ‘ 71,1 ‘ 100 ‘
Kreisscheibe in der Monte Carlo Simulation 71,1 | 100
System Matrix A 70 98
Statistisch rekonstruiertes Gesichtsfeld 68 96
Analytisch rekonstruiertes Gesichtsfeld 68 96
Kreisscheibe fiir die Untersuchung der Abtastmuster im | 70 98
Sinogramm
Linienquellen 66 93
Strukturphantom 66 93

Tabelle 6.2: Durchmesser der fiir MADPET-II untersuchten Verteilungen, in Relation zum
Systemdurchmesser

fiir die Rekonstruktion mit dem OSEM-Algorithmus und 0,5 mm Halbwertsbreite des an-
schlieend angewendeten Gaufi-Filters. Die Aufteilung des List-Mode Histogramms in Unter-
gruppen fiir eine beschleunigte OSEM-Rekonstruktion war, aufgrund der nicht untersuchten
Rotation fiir die statistische Rekonstruktion, nicht ohne Umsortierung des List-Mode Hi-
stogramms moglich. Sie wurde in dieser Arbeit fiir MADPET-II nicht implementiert, der
verwendete OSEM-Algorithmus mit nur einer Untergruppe bestehend aus allen verfiigbaren
List-Mode-Elementen reduzierte sich somit de facto auf den (engl. shifted-poisson-) MLEM-
Algorithmus.

6.6 Rekonstruierte Daten des MADPET-II

Fiir die Untersuchung des MADPET-II-Tomographen und der vorhandenen Datenverarbei-
tungsmethoden wurden tomographische Koinzidenz-Datenlisten aus den Monte Carlo Simu-
lationen extrahiert, zu List-Mode Histogrammen umgeformt und diese mit den im letzten
Abschnitt vorgestellten Methoden rekonstruiert. Die untersuchten Bildtypen Riri, Reaf, Plm
und Olm resultierten

o (Rtri) aus der gefilterten Riickprojektion der unter Verwendung der TRI-Antwortfunk-
tion erstellten Parallelsinogramme (siehe Gleichung 6.14),

o (Rcaf) aus der gefilterten Riickprojektion der unter Verwendung der CAF-Antwort-
funktion erstellten Parallelsinogramme (siehe Gleichung 6.14),

e (Plm) aus der statistischen iterativen Rekonstruktion mit dem PLM-Operator (siehe
Gleichung 6.15), und

e (Olm) aus der statistischen iterativen Rekonstruktion mit dem OLM-Operator (siehe
Gleichung 6.16).

Die Groflen des Systems, der Simulationen, des Gesichtsfeldes und der in diesem Kapitel
untersuchten Verteilungen sind in Tabelle 6.2 zusammengefasst.
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Abbildung 6.18: Rekonstruierte Ortsauflésung des MADPET-II (ohne Rotation)
Zu Abbildung 6.18: Alle Daten wurden ohne Rotation erstellt. Bild a) Die rekonstruierte
radiale Ortsauflésung in Abhéngigkeit vom Abstand zum Zentrum des Gesichtsfeldes. Bild b)

Rekonstruierte tangentiale Ortsauflésung.
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Abbildung 6.19: Rekonstruierte Ortsauflésung des MADPET-II (10 Winkelschritte)
Zu Abbildung 6.19: Plm und Olm wurden ohne Rotation, Rtri und Rcaf wurden mit
Rotation in 10 Winkelschritten erstellt. Bild a) Die rekonstruierte radiale Ortsauflosung
in Abhéngigkeit vom Abstand zum Zentrum des Gesichtsfeldes. Bild b) Rekonstruierte

tangentiale Ortsauflésung.
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Abbildung 6.20: Rekonstruierte Ortsauflésung des MADPET-II (20 Winkelschritte)
Zu Abbildung 6.20: Plm und Olm wurden ohne Rotation, Rtri und Rcaf wurden mit
Rotation in 20 Winkelschritten erstellt. Bild a) Die rekonstruierte radiale Ortsauflosung
in Abhéngigkeit vom Abstand zum Zentrum des Gesichtsfeldes. Bild b) Rekonstruierte

tangentiale Ortsauflésung.
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Abbildung 6.21: Mittlere Ortsauflésung des MADPET-II (ohne Rotation)
Zu Abbildung 6.21: Alle Daten wurden ohne Rotation des Systems erstellt. Bild a) Mittel-
werte der in Abbildung 6.18 aufgetragenen rekonstruierten radialen Ortsaufldsungen (links).
Bild b) Mittlere tangentiale Ortsaufldsungen.
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Abbildung 6.22: Mittlere Ortsauflosung des MADPET-II (10 Winkelschritte)
Zu Abbildung 6.22: Plm und Olm wurden ohne Rotation, Rtri und Reaf wurden mit Rotation
in 10 Winkelschritten erstellt. Bild a) Mittelwerte der in Abbildung 6.18 aufgetragenen re-

konstruierten radialen Ortsaufldsungen (links). Bild b) Mittlere tangentiale Ortsauflésungen.
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Abbildung 6.23: Mittlere Ortsauflosung des MADPET-II (20 Winkelschritte)
Zu Abbildung 6.23: Plm und Olm wurden ohne Rotation, Rtri und Reaf wurden mit Rotation
in 20 Winkelschritten erstellt. Bild a) Mittelwerte der in Abbildung 6.18 aufgetragenen re-

konstruierten radialen Ortsaufldsungen (links). Bild b) Mittlere tangentiale Ortsauflésungen.
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Winkel- Radial Tangential | Siehe
schritte | a | b a | b Abbildung
Plm 1 1,0 | 40,01 | 0,9 | 40,01 | 6.18, 6.19 und 6.20
Olm 1 0,9 | 40,01 | 1,0 | 40,00 | 6.18, 6.19 und 6.20
Riri 1 1,7 40,02 | 1,8 | 40,03 | 6.18
Reaf 1 1,7 140,04 | 1,9 | 40,04 | 6.18
Riri 10 1,4 | 40,04 | 1,6 | 40,02 | 6.19
Reaf 10 1,4 | 40,06 | 1,6 | 40,02 | 6.19
Riri 20 1,4 | 40,04 | 1,6 | 40,01 | 6.20
Reaf 20 1,4 | 40,06 | 1,6 | 40,01 | 6.20

Tabelle 6.3: Lineare Anpassung der rekonstruierten Ortsauflosung des MADPET-II
Zu Tabelle 6.3: Lineare Anpassung (I' = a+ b - d) an die - in den angegebenen Abbildungen
aufgetragenen - radialen und tangentialen Ortsauflésungen I' in Abhéngigkeit von der
Quellenposition d fiir 0 < d < 33. Die Werte von I'; ¢ und d sind in mm angegeben.

Winkel- Radial Tangential | Siehe
schritte | 7 | SD | 7 | SD | Abbildung
Plm 1 1,21 0,17 | 1,0 | 0,09 | 6.21, 6.22 und 6.23
Olm 1 1,1]0,13 | 1,1 | 0,08 | 6.21, 6.22 und 6.23
Riri 1 2,1 1046 | 2,3 | 0,45 | 6.21
Reaf 1 231050125 0,46 | 6.21
Riri 10 2,1 1044119 | 0,21 | 6.22
Reaf 10 24108 | 1,8 | 0,21 | 6.22
Riri 20 2,1]047 18| 0,18 | 6.23
Reaf 20 24106318 0,16 | 6.23

Tabelle 6.4: Mittelwerte der rekonstruierten Ortsauflosung des MADPET-II
Zu Tabelle 6.4: Mittelwerte 7 und korrespondierende Standardabweichungen SD der rekon-
struierten Ortsauflésung, berechnet fiir 0 < d < 33 mm. Diese Tabelle gibt die Héhen der
Balken in den Abbildungen 6.21 bis 6.23 an.

6.6.1 Bestimmung der rekonstruierten Ortsauflésung

Zur Bestimmung der rekonstruierten Ortsauflésung wurden aus der Monte Carlo Simulation
des MADPET-II kreisférmige Punktquellen extrahiert. Die 23 Quellen mit jeweils 1 mm
Durchmesser waren in 1,5-mm-Absténden (0 bis 33 mm Abstand vom Koordinatenursprung)
auf der z-Achse positioniert. Nach Erstellen der List-Mode Histogramme aus den Koinzidenz-
Datenlisten unter Verwendung von 1, 10 und 20 Winkelschritten wurden diese mit den
eingangs beschriebenen Methoden zu den Bildern Olm, Plm (jeweils nur fiir 1 Winkelschritt),
Riri und Rcaf rekonstruiert. Das Ermitteln der rekonstruierten Ortsauflésung aus diesen
Bildern erfolgte wie bereits im Abschnitt 4.8.1 auf Seite 98 fiir den MADPET durchgefiihrt.

Die resultierenden radialen und tangentialen Ortsauflésungen sind in den Abbildungen
6.18 bis 6.20 iiber ihrem Abstand zum Koordinatenursprung aufgetragen. In allen darin
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dargestellten Graphen wurden fiir Plm und Olm die ohne Rotation des Systems erreichten
Aufldsungen verwendet. Abbildung 6.18 enthélt auch die analytisch rekonstruierten Werte
ohne Rotation des Tomographen (1 Winkelschritt). Die Ortsabhdngigkeit der analytischen
Rekonstruktionsmethoden war deutlich erkennbar, es fiel weiterhin ihre unregelmé&flige Zu-
nahme auf. Die in Abbildung 6.19 fiir 10 Winkelschritte aufgetragenen Ortsauflésungen der
analytischen Methoden wiesen eine verbesserte - da gleichmé&fligere - Ortsabhdngigkeit auf,
deren Variationen sich im Falle von 20 Winkelschritten (Abbildung 6.20) wiederum verrin-
gerten. Beide List-Mode Rekonstruktionsmethoden, Plm und Olm, ermbglichten eine weitge-
hend ortsunabhéngige Ortsauflésung im gesamten Gesichtsfeld, ohne das System rotieren zu
miissen. Die Resultate der Anpassung der aufgetragenen Kurven an die lineare Funktion

I = atb-d (6.17)

sind in Tabelle 6.3 angegeben. Die geringen Steigungswerte b flir Plm und Olm belegen
wiederum die verschwindende Ortsabhingigkeit der Auflésung durch die List-Mode Rekon-
struktion mittels der Monte Carlo Gewichtematrix. Die mit den analytischen Methoden Rtri
und Reaf erreichte, gegeniiber dem MADPET (siehe Tabelle 4.4 auf Seite 99) reduzierte,
Ortsabhingigkeit (ca 0,05 anstatt 0,1 bei MADPET) ist auf die Doppellagen-Struktur des
MADPET-II-Detektorsystems und der damit verbundenen Reduktion des Parallaxeneffekts
zuriickzufiihren. Die Abbildungen 6.21 bis 6.23 und Tabelle 6.4 fassen die mittleren Orts-
auflosungen (und deren Standardabweichungen) der vier Methoden beziiglich der Rotation
des Systems zusammen.

6.6.2 Bestimmung der Bildqualitét

Zur visuellen Untersuchung der Bildqualitét des MADPET-II mit den vier verfiighbaren Re-
konstruktionsmethoden wurden die Koinzidenz-Datenlisten (jeweils fiir 1, 10 und 20 Win-
kelschritte) eines Strukturphantoms, dargestellt in Abbildung 6.24, extrahiert. Es enthielt
insgesamt 340 in sechs Segmenten angeordnete kreisférmige Quellen mit 1,0, 1,25, 1,50,
1,75, 2,00 und 2,25 mm Durchmesser. Der Abstand der Quellen in jedem Segment betrug
das Doppelte der Quellendurchmesser. In Abbildung 6.24 ist erkennbar, dass anndhernd der
gesamte Systemdurchmesser von den Quellen des Strukturphantoms abgedeckt wurde. Als
Maf fiir die Grofle der rekonstruierten Bilder wurde in dieser Abbildung ein Kreis mit 66
mm Durchmesser um die Verteilung eingezeichnet. Die iterative Rekonstruktion der nicht-
rotierten Daten erfolgte mit Plm (300 lterationen) in 150 s und mit Olm (600 Iterationen,
eine Untergruppe) in 500 s.

Die rekonstruierten Olm und Plm Bilder (ohne Rotation) sind in Abbildung 6.25 dar-
gestellt. Es zeigte sich wie am MADPET die hervorragende Bildqualitit der List-Mode
Rekonstruktionsmethoden aufgrund der verwendeten exakten Systembeschreibung in den
Monte Carlo Gewichten. Mit beiden Methoden, besonders jedoch mit Plm, konnten die 1,25-
mm-Quellen weitgehend vollstdndig identifiziert werden. Die Quellen mit 1,5 mm Durchmesser
wurden mit Plm klar erkenn- und voneinander trennbar rekonstruiert. Es wurden keine
nennenswerten Unterschiede in den Intensitdten der rekonstruierten Quellen beobachtet. Die
analytische Rekonstruktion dieser komplexen Verteilung ohne rotierendes System resultierte
jedoch in einem unkenntlichen Bild (Abbildung 6.26). Hier zeigte sich der Einfluss der bereits
in Abschnitt 6.5.1 beobachteten Abtastliicken in den Sinogrammen. Durch die Verwendung
von 10 Winkelschritten (Abbildung 6.27) konnten diese Artefakte zwar deutlich reduziert,
jedoch nicht vollstindig beseitigt werden. Erst durch eine feinere Abtastung anhand der
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Abbildung 6.24: Geometrischer Aufbau des simulierten Strukturphantoms fiir den

MADPET-II
Zu Abbildung 6.24: Die Durchmesser der Quellen in den sechs Sektoren sind in mm angege-

ben. Der eingezeichnete, die Quellenverteilung einhiillende, Kreis hat 66 mm Durchmesser
und beriihrt die Auflenrdnder der duflersten Quellen.

Abbildung 6.25: Statistische Rekonstruktion des Strukturphantoms fiir MADPET-II (ohne
Rotation)

Zu Abbildung 6.25: Der eingezeichnete Kreis hat wie in Abbildung 6.24 66 mm Durchmes-

ser und sollte gerade die Auflenrdnder der duflersten Quellen beriihren. Bild links) Olm;

Bild rechts) Plm.
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Abbildung 6.26: Analytische Rekonstruktion des Strukturphantoms fiir MADPET-II (ohne
Rotation)

Zu Abbildung 6.26: Bild links) Reaf; Bild rechts) Riri.

Abbildung 6.27: Analytische Rekonstruktion des Strukturphantoms fiir MADPET-II (10
Winkelschritte)

Zu Abbildung 6.27: Bild links) Reaf; Bild rechts) Riri.

Abbildung 6.28: Analytische Rekonstruktion des Strukturphantoms fiir MADPET-II (20
Winkelschritte)

Zu Abbildung 6.28: Bild links) Reaf; Bild rechts) Riri.
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Rotation des Systems in 20 Winkelschritten wurde eine ausreichende Abtastdichte erreicht.
Diese erlaubte die analytische Rekonstruktion von qualitativ hochwertigen Bildern (Abbildung
6.28), ohne jedoch die im letzten Abschnitt festgestellte Ortsabhidngigkeit der rekonstru-
ierten Ortsauflosung zu beheben. Alle analytisch rekonstruierten Bilder zeigten wiederum
den Einfluss der verdnderlichen Ortsauflosung anhand des Partialvolumeneffekts, also der
abnehmenden rekonstruierten Signalh6he mit zunehmendem Abstand zum Zentrum.

6.7 Zusammenfassung von Kapitel 6

In diesem Kapitel wurde gezeigt, dass durch die Verwendung der Monte Carlo Gewichte
eine erhebliche Verbesserung der 2D-Bildgebung fiir MADPET-II unter Beriicksichtigung
aller systemspezifischen Eigenschaften des Tomographen - wie z.B. der Doppellagen-Struktur
des Detektorsystems - erzielt werden konnte. Insbesondere die Tatsache, dass durch diese
statistische Rekonstruktion - in Ubereinstimmung mit den in Abschnitt 3.3 auf Seite 50
aufgezeigten Vorteilen - keine Rotation des Systems notig war, reduziert den Aufwand bei
der spateren Messung mit MADPET-II. Dies kénnte z.B. bei dynamischen Aufnahmen - also
bei der Bestimmung von Anderungen der Traceranreicherung iiber die Zeit (GréBenordnung
der zeitlichen Abtastung: Sekunden bis Minuten) - einen hohen Stellenwert erlangen, da
sich durch eine Rotation des Systems die Messbedingungen (jeder Winkelschritt resultiert in
einem eigenen Abtastmuster) unerwiinscht zeitlich verindern. Weiterhin eréffnet die Messung
ohne Rotation die Moglichkeit zur Bildrekonstruktion wihrend der Messung, da alle fiir die
Rekonstruktion nétigen Blickwinkel zu jedem Zeitpunkt abgetastet werden. Dagegen wiirde
die zeitgleiche Rekonstruktion fiir ein rotierendes System erst nach Vollendung des letzten
Winkelschritts ein verzerrungsfreies und somit erkennbares Bild ergeben. Obwohl der Aufwand
fiir die Simulation und die Berechnung der Gewichtematrix entsprechend hoch war, kann
dies aufgrund der mittlerweile auch kostengiinstig verfiigharen Rechenleistung nicht mehr als
Nachteil fiir Monte Carlo basierte Methoden gewertet werden.



Kapitel 7

Vergleich mit den Methoden fiir
andere Kleintier-Tomographen

In diesem Kapitel werden die Rekonstruktionsmethoden von zwei Kleintiertomographen an-
derer Arbeitsgruppen dargelegt. Es wird fiir jeden dieser Tomographen ein Vergleich mit den
in dieser Arbeit entwickelten Methoden und den erzielten Resultaten angestellt. Tabelle 7.1
fasst die mafigebenden Figenschaften der vier Kleintier-PET-Systeme und ihrer Rekonstruk-
tionsmethoden zusammen.

7.1 MicroPET

Der Kleintiertomograph MicroPET (UCLA, Cal., USA) [21, 23] ist aus 8 x 8 Kristallmatrizen
(jeweils 2 x 2 x 10 mm? Kristalle) aufgebaut. Die Detektoren sind in einem Ring mit 172 mm
Durchmesser angeordnet. Qi et al. [22, 98, 99, 119, 120] etablierten fiir die 3D-Rekonstruktion
mittels ,maximum a-posteriori preconditioned conjugate gradient* (3D-MAP-PCQG) [68, 73,
139] auf Basis des (engl.) shifted-poisson Modells eine Gewichtematrix, die in unterschiedlich
ermittelte, teils ndherungsweise bestimmte, Anteile faktorisiert wurde:

A = Ageom : Asens : Ablur : Apositron- (71)

Die Rekonstruktion erfolgte nach der Umsortierung der gemessenen Koinzidenzen zum Sino-
gramm, die Zahl I der Messelemente gab somit die Zahl der Sinogrammelemente und nicht die
Zahl der Detektorpaare an. Die Faktoren der Systemmatrix werden im Folgenden erldutert.

e Ay, Dimension I x J:
Der geometrische Term enthielt als Ndherung die Raumwinkelanteile der Voxel beziiglich
der Frontflichen der Kristalle und wurde analytisch und somit rauschfrei berechnet.

o Ay, Dimension I X I:
Die physikalischen Prozesse der Gammaquanten mit den Detektoren wurden hierin
beriicksichtigt. Dies geschah auf Basis eines Sinogramms, also nicht fiir jedes (¢, j)-
Element der Matrix sondern nur fiir jedes Sinogrammelement (7, *). Ay, beinhaltete
die Streuung von Gammaquanten im Detektorsystem, jedoch nicht den Effekt der Ab-
schirmung eines Detektors durch seine Nachbarkristalle (siehe Fall b der Abbildung 2.7
auf Seite 20) und wurde anhand von Monte Carlo Simulationen ermittelt. Diese Vorge-
hensweise entsprach dem Einsortieren der Antwortfunktionen aller Detektorpaare in ein
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| MicroPET | Sherbrooke® | MADPET | MADPET-II |
Algorithmus 3D-MAP-PCG 2D-MLEM 2D-PWLS-PCG | 2D-PWLS-PCG
KristallmaBie [mm?] | 2 x 2 x 10 3 x5 x20 3,7 x37x 12| 2% 2x6(8)
Sinogramm 100 x 120 128 x 256 LM-Histogr. LM-Histogr.
Bild 128 x 128 128 x 128 128 x 128 140 x 140
Bingrofie [mm] 1,125 0,95 — —
Pixelgrofie [mm] 0,75 0,95 1,0 0,5
Axial. FOV  [mm] 18,0 10,5 4,0 16,0
Schichten [1] 24 2 1 35
& System [mm] 172,0 310,0 86,0 71,1
@ FOV [mm] 100,0 118,0 80,0 68,0
% 58,1 38,1 93,0 95,6
A [GB] | (3D) 280 2D) 3 2D) 1,1 (2D) 0,75
Aparse [MB] (3D) 60 (2D) 33 (2D) 86 (2D) 106
IA() [mm] 1,7 1,9 2,1 1,0
Auflésung, [mm] 1,5 2,2 1,9 0,9
Zentrum
Auflésung, [mm] 2,8 2,2 2,0 1,1
80% FOV
Auflésung, [mm] 3,0 2,2 2.3 1,4
100% FOV

Tabelle 7.1: Rekonstrutionsmethoden anderer Kleintier-PET-Geridte
Zu Tabelle 7.1: Als MaB fiir die Giite und Homogenitit der rekonstruierten Ortsauflésungen

sind diese im Zentrum des Gesichtsfeldes (0 % FOV) und bei 80 sowie 100 % des
Gesichtsfeldes (nicht des Systemdurchmessers) angegeben. Anmerkung (1) Die Werte fiir die

rekonstruierte Ortsauflésung des Sherbrooke-Animal-PET sind unter anderem aus Bildern

in [136] abgeschiitzt, da keine genaueren Angaben auffindbar waren. Anmerkung (2): Mit

TA ist die intrinsische Auflosung der Detektoren (optimal ausgerichtete Kristalle, z.B. im

Zentrum des Detektorsystems) nach Angabe der Authoren dargestellt.

I x 1 Korrektursinogramm ky;,,. und dessen Multiplikation mit der I x I Einheitsmatrix,
um Ay, zu erhalten:

o A, Dimension I x I:
Dieser Teil der Gewichtematrix beinhaltete wie in dieser Arbeit die gemessenen koinzi-

R {Antwortfunktionen} ,

kblur]l-

denten elektronischen Sensitivititen der Detektorpaare, jedoch nach Umformung zum
Sinogramm kg, s und anschlieBender Multiplikation mit der I x I Einheitsmatrix:

kSSTLS

Asens -

R {Detektorsensitivititen},

kSSTLS I[ .
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® A, sitron, Dimension J X J:
Fiir eine mogliche Faltung des rekonstruierten Bildes zur Beriicksichtigung der Positro-
nenreichweite in der Bildrekonstruktion wurde diese Matrix vorgesehen. Derzeit wird
diese Operation fiir MicroPET jedoch durch Setzen von A, sitron = 1 abgeschaltet.

A und Ag.ns, aufgrund der Monte Carlo Simulation bzw. Messung mit Rauschanteilen
behaftet, wurden hier iiber einen grofien Teil der Gewichte jeweils fiir ein Sinogrammelement
gemittelt, um den resultierenden Fehler zu reduzieren. Die Limitierung des Rauschanteils
und des Gesichtsfeldes erlaubten eine effiziente Speicherung der 3D-Gewichtematrix (ca. 60
MByte), da sie dadurch eine grofie Anzahl von Null-Elementen enthielt.

Der Durchmesser des rekonstruierten Gesichtsfeldes betrug 58 % des Systemdurchmes-
sers. Tabelle 7.1 zeigt die mit diesem Algorithmus erreichte Ortsauflésung. Innerhalb eines
eingeschrinkten Bereichs (80 % des FOV, also 47 % des Systemdurchmessers) resultierte eine
homogene Auflésung, die sich jedoch mit zunehmendem Abstand zum Zentrum verschlechter-
te. Durch die aufwéndige Faktorisierung der Systemmatrix gelang es den Authoren, die mit
2D- und 3D-FBP (Gefilterter Riickprojektion) erreichten Werte erheblich zu verbessern [22].

Fazit 1 (MicroPET) Aufgrund des groBen Systemdurchmessers musste nur ein kleiner Bereich (58%) re-
konstruiert werden. Dies reduzierte hauptsdchlich den Parallaxeneffekt. Somit musste in der Rekonstruktion
nur eine vergleichsweise geringe Korrektur fiir den Parallaxeneffekt erfolgen. Sowohl fiir MADPET als auch
fir MADPET-Il mussten die Wechselwirkungen der Gammagquanten mit dem Detektorsystem aufgrund
der groBeren relativen Gesichtsfelddurchmesser (> 90 %) wesentlich genauer charakterisiert und in der
Rekonstruktion beriicksichtigt werden.

Fazit 2 (MicroPET) Das Rekonstruktionsproblem wurde in Abhdngigkeit vom Sinogramm beschrieben.
Im Gegensatz zu dem in dieser Arbeit verwendeten List-Mode Histogramm beinhaltete das Sinogramm
geometrische Transformationen.

Fazit 3 (MicroPET) Die Information iiber die Wechselwirkungswahrscheinlichkeiten der Gammagquan-
ten mit dem Detektorsystem wurde nur fiir jedes Sinogrammelement ¢ anstatt wie bei MADPET und

MADPET-II (siche Abschnitte 4.5.6 und 6.4.5) fiir alle Elemente a(i, j) ermittelt.

Fazit 4 (MicroPET) Im Gegensatz zu MADPET und MADPET-Il wurde fiir MicroPET keine Abschir-
mung der Detektoren durch ihre Nachbardetektoren bzw. durch andere Materialien berlicksichtigt. Dies
entspricht dem Fall b der Abbildung 2.7 auf Seite 20.

7.2 Sherbrooke-Animal-PET

Der Sherbrooke-Animal-PET (Université de Sherbrooke, Québec, CAN) ist aus 2 axialen,
symmetrischen Ringen von je 256 Kristallen (3 X 5 x 20 mm?) aufgebaut [75, 76]. Selivanov
et al. entwickelten eine iterative statistische 2D-Rekonstruktion [7, 136, 135] auf Basis des
MLEM-Algorithmus, der eine angendherte koinzidente Antwortfunktion des Detektorsystems
beriicksichtigte. Die Rekonstruktion erfolgte vom Sinogramm zum Bild, I stellt in diesem
Abschnitt somit wie bei MicroPET die Anzahl der Sinogrammelemente dar. Die hierbei
verwendete Systemmatrix wurde wie folgt faktorisiert:

A = Auy-Agens. (7.6)
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Abbildung 7.1: Parametrisierung und Verwendung der Antwortfunktionen fiir den Sherbrooke-
Animal-PET

Zu Abbildung 7.1: Diese Darstellung ist nicht mafstabsgetreu. Bild Links) Die abstands-
unabhéngige Funktion T(r,#) ist die exakt in der Mitte zwischen den Detektoren (¢ = 1)
liegende intrinsische Antwortfunktion. Sie wird fiir einen Neigungswinkel 8 = 6(7) bestimmt
und entlang der Koordinate r beschrieben. Bild Rechts) Fiir einen Bildpunkt j ergibt sich
ein Intervall r 4+ dr, in dem fiir das entsprechende Intervall € + de alle abstandsabhéngigen
Antwortfunktionen ¥(r,¢,0) bestimmt und anschlieend zur Berechnung des Gewichts
eaf (7, j) integriert werden miissen. W(r, ¢, #) ist hier fiir ein ¢ # 1 dargestellt.

e A, s, Dimension I X J nach Integration:

Die koinzidente Antwortfunktion ¥ wurde parameterisiert und analytisch in Abhdngig-
keit vom Ort (r,€) (radiale Koordinate r, relativer Abstand € = d;/dj, siche Abbildung
7.1) und der LOR beschrieben. Ihre Berechnung erfolgte aus analytischen Betrachtungen
der Wechselwirkungen der Gammaquanten mit dem Detektorsystem. Die Elemente
des systemspezifischen Terms A.,; wurden aus der Antwortfunktion ¥ durch deren
Integration

Aeaf(t,j) = //(r e U (r,e,0(7)) drde (7.7)

iiber die Fldche des Bildpunktes j fiir das entsprechende Sinogrammelement ¢ berechnet.

o A, Dimension I x I:

Eine Diagonalmatrix, deren Elemente die koinzidenten elektronischen Sensitivitdten der
einzelnen Detektorpaare, abgebildet auf das Sinogramm, enthielten:

kiens = R {Detektorsensitivitdten}, (7.8)
Asens = ksens]l- (79)

Nach der Rekonstruktion wurde ein Glattung mit einem GauB-Filter (2,2 mm FWHM) durch-
gefithrt. Die Bestimmung der ortsabhingigen koinzidenten Antwortfunktionen erfolgte durch
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analytisches Verfolgen einer eingeschrinkten Menge von Flugbahnen der Gammaquanten.
Hierfiir wurden nur jene Flugbahnen verfolgt, die parallel zu der Verbindungslinie beider
Detektoren, also der LOR, verliefen. Zur Berechnung eines Elements der Antwortfunktion
wurde entlang dieser Wege anhand der Schwichungsfaktoren (Summe der Wechselwirkungs-
querschnitte fiir Comptonstreuung und Photoeffekt) die Nachweiswahrscheinlichkeit fiir ein
Detektorpaar berechnet. Hierbei wurde die Abschirmung eines Kristalls durch alle von der
Trajektorie geschnittenen Materialien w (dies beinhaltete auch die Beriicksichtigung der
Nachbarkristalle) mit beriicksichtigt:

Hierbei war [, = [,,(x,0) die von z und 6 abhingige Weglinge der Trajektorie durch das
Material w mit Schwichungskoeffizient p,,. Die Grofien [ ={(z,6) und p beschrieben den
Weg durch den Kristall, fiir den die Berechnung erfolgte. Indem obige Gleichung fiir alle
(x,0) berechnet wurde, konnte sie zu p = p(2,0) umgeformt und daraus die intrinsische
Antwortfunktion T ermittelt werden:

T(z,0) = wv-p(z,0). (7.11)

Der Faktor v entsprach einer Skalierung und reprisentierte die Wahrscheinlichkeit, dass
die entsprechenden Wechselwirkungen eine ausreichend hohe Energie oberhalb der Energie-
schwelle in den Kristallen deponierten. Die vollstindige Antwortfunktion ¥ wurde wie folgt
parameterisiert [77]:

U(r,e,8(1)) = &(e,0)- //ETOR‘ Y(r, 0(NY ((r—7r') e+ r,0())dr'. (7.12)

Es war € = dy/dy der relative Abstand des in dem zu rekonstruierenden Pixel j liegenden
Punktes zwischen den beiden Detektoren, #(¢) war der Neigungswinkel der Detektoren zu-
einander (Winkel der Symmetrie-Langachsen der Kristalle mit der LOR ¢). Die Funktion T
fiir ein Detektorpaar entsprach der, exakt in ihrer Mitte beobachtbaren, Antwortfunktion fiir
€ = 1 (siehe Abbildung 7.1, links). Die Aufgliederung in abstandsabhéingige und abstandsun-
abhédngige Funktionsteile konnte aufgrund der in Abbildung 7.1 angedeuteten, symmetrischen
Anordung der Einzeldetektoren zu einem Ring (da im Gegensatz zu MicroPET, MADPET
und MADPET-II keine Kristallmatrizen verwendet wurden) durchgefithrt werden. In dieser
speziellen geometrischen Anordnung konnte ein Detektorpaar, zu dem Sinogrammelement
i gehorend, durch den Neigungswinkel (i) in Hinsicht auf seinen abstandsunabhdngigen
Anteil der Antwortfunktion eindeutig beschrieben werden. Die Funktion s war eine, vom
Neigungswinkel und relativen Abstand abhingige, Normierungsfunktion.

Selivanov et al. konnten mit ihrer analytischen Berechnung der ortsabhdngigen koinziden-
ten Antwortfunktion und deren Verwendung zur Berechnung der Gewichtematrix eine effizi-
ente statistische Rekonstruktion fiir Sherbrooke-Animal-PET entwickeln. Es ist zu Bemerken,
dass hierbei keine aufwéndigen Monte Carlo Simulationen notig waren. Weiterhin lieflen sich
die Nicht-Null-Elemente der Matrix, aufgrund des Fehlens von Rauschanteilen durch die
analytische Berechnung, in einer kleinen Datei (33 MByte) speichern. Die rekonstruierten
Bilder eines Strukturphantoms in [136] legten den Schluss nahe, dass Selivanov et al. mit
ihrer Methode eine homogene Ortsaufldsung im gesamten Gesichtsfeld erreichten und diese
moglicherweise etwas besser als die in Tabelle 7.1 abgeschétzte war.
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Fazit 5 (Sherbrooke-Animal-PET) Aufgrund des groBen Systemdurchmessers musste nur ein kleiner
Bereich (38%, > 90 % bei MADPET und MADPET-II) rekonstruiert werden.

Fazit 6 (Sherbrooke-Animal-PET) Das Rekonstruktionsproblem wurde in Abh3ngigkeit vom Sinogramm
beschrieben. Im Gegensatz zu dem in dieser Arbeit verwendeten List-Mode Histogramm beinhaltete das
Sinogramm geometrische Transformationen.

Fazit 7 (Sherbrooke-Animal-PET) Die abstandsunabhéngige Antwortfunktion T wurde unter dhnlichen
geometrischen Bedingungen (e = 1) wie die fiir MADPET und MADPET-II erstellten Antwortfunktionen
MEAF berechnet. Sie basierte jedoch auf folgenden wesentlichen Einschrinkungen: a) Einerseits wurden
die Gammaflugbanhen analytisch verfolgt. b) Andererseits wurde dieser Vorgang nur fiir parallele, anstatt
fiir alle isotropen, Trajektorien durchgefiihrt.

Fazit 8 (Sherbrooke-Animal-PET) Die Abschirmung der Detektoren durch ihre Nachbardetektoren bzw.
andere Materialien wurde anhand von analytischen Berechnungen, jedoch nur fiir eine eingeschrankte Menge
der Flugbahnen, berlicksichtigt.

7.3 Vergleich mit MADPET und MADPET-II

Fiir MicroPET und Sherbrooke-Animal-PET wurden Methoden entwickelt, die eine statis-
tische Bildrekonstruktion auf Basis von Sinogrammen durchfiihrten. Die Verwendung von
Sinogrammen schrinkte jedoch das Potential der verwendeten Methoden ein, da zusitzlich
die Uberlagerungen der gemessenen Daten bei der Umformung zum Sinogramm zu berfick-
sichtigen waren. Diese Uberlagerungen waren zum Teil auf Parallaxeneffekte, aber auch auf
die Tatsache zuriickzufiihren, dass sowohl die Bildelemente als auch die Sinogrammelemente
wesentlich schmaler als die Breiten der Kristalle waren. Allerdings wurden fiir beide Tomogra-
phen, MicroPET und Sherbrooke-Animal-PET, im Vergleich zu MADPET und MADPET-II
geringere Uberlagerungen erwartet. Um dies zu verdeutlichen, wurde eine Abschiitzung der
relativen Parallaxeneffekte der vier Tomographen angestellt. Sie basierte auf der Annahme,
dass alle Systeme aus Einzeldetektoren bestanden, die symmetrisch in gleichen Abstdnden zu
einem Ring angeordnet waren. Abbildung 7.2 zeigt schematisch die geometrischen Bedingun-
gen fiir diese Abschitzung. Es wurde die Breite der weitesten TOR mit

= [.-cosa+b-sina
= [l-cosa+b-/1—[cosa]’
ermittelt. Hierfiir wurde, wie in Abbildung 7.2 verdeutlicht, die duflerste, noch vollstindig das

Gesichtsfeld iiberstreichende TOR gew&hlt. Der Winkel o« wurde unter Vernachl&ssigung der
Kristallbreite b durch

) (7.14)

o R arccos

(s 4+
angendhert. Da fiir den Einfluss des Parallaxeneffektes auf das rekonstruierte Bild die relative
Breite der TOR beziiglich der Kantenlinge der Bildelemente entscheidend ist, wurde diese
aus den Gleichungen 7.13 und 7.14 mit

t = (7.15)

w
P
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berechnet. Dieser Wert schitzte somit die Verbreiterung der Systemantwortfunktionen am
Gesichtsfeldrand, in Einheiten der zur Anwendung kommenden Pixelgréfien, ab. Fiir einen
anschaulicheren Vergleich der Parallaxeneffekte am Rande der rekonstruierten Gesichtsfel-
der der vier Tomographen wurden deren ¢-Werte in Relation zu dem Wert von MicroPET
(kleinster Wert) ausgedriickt:

o= 1t (7.16)
tMicroPET

Tabelle 7.2 zeigt zusammenfassend diese Werte nebst den verwendeten Randbedingungen.
Der abgeschétzte Parallaxeneffekt war aufgrund der grofieren Systemdurchmesser, der daraus
resultierenden kleineren relativen Gesichtsfelddurchmesser und den gréfieren Pixelkanten fiir
MicroPET (¢ = 1,0) und Sherbrooke-Animal-PET (¢ = 1,09) deutlich geringer als fiir
MADPET (¢’ = 1,22) und MADPET-II (¢’ = 1,63). Es waren also gegeniiber dieser Arbeit
fiir beide Tomographen, MicroPET und Sherbrooke-Animal-PET, konstruktionsbedingt re-
duzierte Parallaxeneffekte zu erwarten.

Der gewidhlte Ansatz, die physikalischen Prozesse beim Nachweis von Gammaquanten-
paaren analytisch zu bestimmen, beinhaltete im Besonderen den Vorteil, dass die daraus
resultierenden Gewichte nicht mit Rauschen behaftet waren. Dies hatte eine effliziente Speiche-
rung der Nicht-Null-Elemente zur Folge. Weiterhin wurde auf diese Weise der Rechenaufwand
fiir die Charakterisierung dieser Prozesse, im Vergleich zu der Verwendung von Monte Carlo
Simulationen, erheblich reduziert. Jedoch erfolgten diese analytischen Berechnungen fiir beide
Tomographen unter vereinfachten Annahmen. Die genaue Untersuchung des Einflusses dieser
Einschriankungen auf die rekonstruierten Bilder wurde hier nicht durchgefiihrt.

Es ist jedoch zu erwarten, dass diese Annahmen mit zunehmendem relativen Gesichtsfeld-
durchmesser und abnehmender Pixelgréfie nicht weiter giiltig sind. In diesem Fall werden bei
dem Ansatz von Qi et al. fiir MicroPET die Variationen der Antwortfunktion innerhalb der
Gruppen (i, ) iiberhand nehmen. Die Gruppierung muss dann in kleineren Teilen erfolgen,
bis hin zur individuellen Bestimmung jedes einzelnen Matrixelements (7, 7). Fiir Selivanovs
Ansatz ist zu erwarten, dass die Menge der maéglichen schrigen Flugbahnen im Falle von
stark gegeneinander gekippten Detektoren (€ grof, da die zu rekonstruierenden Pixel nah
am Detektorring liegen) zunimmt. Hier kann dann die Annahme, dass die Berechnung von
parallelen Trajektorien ausreichend ist, nicht mehr akzeptiert werden.

Bei den in dieser Arbeit vorgestellten Methoden fiir MADPET und MADPET-II wurden
keine derartigen Einschrdnkungen vorgenommen. Durch Verwenden der Monte Carlo Gewich-
tematrix wurde ohne Auflésungsverlust oder Verzerrungen die statistische Rekonstruktion
einer Bildmatrix erméglicht, die anndhernd den gesamten Systemdurchmesser ausfiillte.
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Abbildung 7.2: Abschétzung der Stérke der Parallaxeneffekte

Zu Abbildung 7.2: Es wurde fiir ein symmetrisches Ringsystem abgeschétzt, wieviele
Bildpunkte die breiteste TOR {iiberstreicht. Die Breite dieser duflersten, das Gesichtsfeld
noch vollstéandig iiberstreichenden, TOR betrug in dieser Skizze ungefihr { = 2 Pixel. Die

Darstellung ist nicht maflstabsgetreu.

| MicroPET | Sherbrooke | MADPET | MADPET-II
Radius System  [mm] | s 86,00 155,00 43,00 35,55
Radius FOV [mm] | f 50,00 59,00 40,00 34,00
Kristalllinge®  [mm] | { 10,00 20,00 12,00 8,00
Kristallbreite [mm] | b 2,00 3,00 3,70 2,00
Pixelgrofie [mm] | p 0,75 0,95 1,00 0,50
TOR Breite®®  [mm] | w 6,92 9,57 11,27 7,50
TOR Breite®  [pix] | ¢ 9,22 10,07 11,27 14,99
Rel. Parallaxeneff.(? ‘ t’ ‘ 1,00 1,09 1,22 1,63

Tabelle 7.2: Abschédtzung der Stirke der Parallaxeneffekte

Zu Tabelle 7.2: Vereinfacht wurden fiir alle Topmographen symmetrische Ringstrukturen
(keine Detektorblocke) angenommen. Anmerkung (M. Fiir MADPET-II wurde die Linge
der Kristalle in der hinteren Lage verwendet. Anmerkung (®): Angegeben ist die Breite

der &duBersten, und somit weitesten, noch vollstidndig im Gesichtsfeld liegenden TOR.

Anmerkung ®: Die Anzahl der Pixel, die von den #uflersten TORs iiberlappt werden.

Anmerkung ®): Wie (3), jedoch im Verhiltnis zum besten Wert (MicroPET).




Kapitel 8

Diskussion

Ziel dieser Arbeit war die Entwicklung einer verbesserten tomographischen Bildrekonstruktion
fiir zwei Kleintier-Positronen-Emissions-Tomographen, MADPET und MADPET-II. Sie sollte
die systemspezifischen Nachweiseigenschaften dieser Tomographen beriicksichtigen, um deren
Potential fiir die hochauflésende und hochsensitive PET mit uneingeschrinkter Bildqualitdt
zu nutzen. Eine wichtige Bedingung fiir die vollstdndige Abbildung von M&usen und Ratten
war eine ortsunabhingige und hohe Ortsauflosung innerhalb eines grofien rekonstruierbaren

Gesichtsfeldes.

Eine Voraussetzung fiir den Betrieb von MADPET, mit dem bereits intensiv Messungen
von Phantomen und lebenden Kleintieren durchgefiihrt wurden, war die Gew&hrleistung einer
konstanten Messbereitschaft fiir die Dauer einer PET-Untersuchung. Dies gelang durch die
Lastverteilung der bei der Messung anfallenden Aufgaben auf mehrere Rechner mittels einer
parallelen virtuellen Maschine (PVM) und die sorgfiltige Berechnung und Korrektur der
dabei anfallenden Totzeiten des Messrechners [10, 11, 118]. Die Forderung nach einer hohen
Aufldsung in einem grofien Teil des Systemdurchmessers konnte unter Beriicksichtigung von
Monte Carlo Simulationen des Tomographen in den statistischen Rekonstruktionsalgorithmen
erfiillt werden [12, 13, 14]. Die Rechenzeit fiir die drei Monte Carlo Simulationsdurchginge
betrug auf einem Einzelprozessorrechner insgesamt 12 Tage (siehe Anhang B und C). Da
MADPET aus verhdltnismiflig wenig Einzeldetektoren, angeordnet in zwei Blocken, bestand
und das System zur Erhdhung der Abtastung in 30 Winkelschritten rotiert werden musste,
war die Zahl der in dieser Simulation nachgewiesenen Koinzidenzen (0, 1-10?) ausreichend, um
alle Matrixelemente fiir die statistische Rekonstruktion zu ermitteln. Hierbei konnten die zu
getrennten Winkelschritten gehdrenden Matrixelemente unter Verwendung der selben simu-
lierten Koinzidenzen berechnet werden, was die 30-malige Nutzung der Simulation erlaubte
(Gewinnfaktor = 30). Insgesamt konnten damit 3,1 - 10° Koinzidenzen fiir die Berechnung
der Matrix untersucht werden, 3,0-10° davon wurden nach Priifung akzeptiert. Die in dieser
Arbeit beschriebenen Entwicklungen des PVM-Messsystems, der Vorverarbeitung und der
iterativen statistischen Rekonstruktion unter Verwendung der Monte Carlo Gewichtematrix
werden zum Teil seit Anfang 1999 bei allen am MADPET durchgefiihrten Phantom- und
Kleintiermessungen eingesetzt.

Fiir MADPET-II konnten noch keine Messprogramme entwickelt werden, da sowohl das
Detektor- als auch das Elektroniksystem noch nicht vollstindig aufgebaut waren. Es wur-
den jedoch wiederum die Elemente der Gewichtematrix fiir die statistische Rekonstruktion
aus Monte Carlo Simulationen berechnet. Die hierfiir ben&tigten 45 Simulationsdurchginge
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erforderten insgesamt 45 Tage Rechenzeit auf einem Standard PC System (siehe Anhang B
und C). Die fiir MADPET-II simulierten Koinzidenzen konnten unter Beriicksichtigung der
Symmetrien im Detektorsystem 18-malig verwendet werden (Gewinnfaktor = 18).

Diese Methoden resultierten bei beiden Tomographen in rekonstruierten Ortsaufldsun-
gen, die nahe bei den intrinsischen Auflésungen der Detektorsysteme lagen. Fiir diese hoch-
auflésende Bildrekonstruktion wurde kein Verlust an Bildqualitit, z.B. anhand von Artefakten
aufgrund mangelhafter tomographischer Abtastung, beobachtet. Vielmehr waren die Abbil-
dungseigenschaften iiber anndhernd den gesamten Systemdurchmesser weitgehend konstant.
Dies stellt eine deutliche Verbesserung gegeniiber anderen Rekonstruktionsmethoden dar. In
klinischen Systemen [1, 151] wird meist nur ein kleiner Bereich (50-60 %) des Systemdurch-
messers rekonstruiert, wobei sich die Abbildungseigenschaften - im Besonderen die rekon-
struierte Ortsauflésung - in diesem Bereich stark verdndern. Auch aufwéndigere Methoden
fiir Kleintier-Tomographen anderer Arbeitsgruppen, MicroPET und Sherbrooke-Animal-PET
(siehe Kapitel 7), wurden lediglich fiir die Rekonstruktion eines kleinen Gesichtsfeldes opti-
miert. Diese Methoden beinhalteten die Beriicksichtigung der Wechselwirkungen der Gam-
maquanten mit den Detektorsystemen. Fiir deren Charakterisierung wurden hauptsichlich
analytische Methoden unter vereinfachenden Annahmen angewendet. Dadurch konnte der
nétige Rechenaufwand reduziert und gute Abbildungseigenschaften erreicht werden. Eine
Abschitzung des Parallaxeneffekts fiir MADPET, MADPET-II, MicroPET und Sherbrooke-
Animal-PET zeigte, dass die in dieser Arbeit entwickelten Methoden mit einem um bis zu 63 %
hoheren Parallaxeneffekt konfrontiert waren. Diese Abschitzung zeigte, dass die von Qi et al.
[22, 98, 99, 119, 120] fiir MicroPET und von Selivanov et al. [7, 136, 135] fiir Sherbrooke-
Animal-PET entwickelten Methoden fiir MADPET und besonders fiir MADPET-II nicht
anwendbar waren.

Die Verwendung von Monte Carlo Simulationen fiir die Entwicklung von Rekonstruktions-
methoden, die das Nachweisverhalten der Tomographen mit beriicksichtigen, wird derzeit nur
in wenigen Fillen durchgefiihrt. Der in dieser Arbeit gew&dhlte Ansatz, alle Matrixelemente
fiir die statistische Rekonstruktion aus Monte Carlo Simulationen unter Beriicksichtigung
der dominanten Wechselwirkungen zu berechnen, wurde erstmals 1989 von Hoffman et al.
[49] vorgeschlagen, jedoch niemals fiir die Bildrekonstruktion eines hochauflésenden Systems
angewendet. In dieser Arbeit konnte gezeigt werden, dass dieser Ansatz ohne die Verwendung
teurer Hochleistungsrechner durchfiithrbar war und zu hervorragenden Resultaten fiihrte.

Hierbei wurde auf einen der grofien Vorteile der Monte Carlo Methode zuriickgegriffen:
einzelne Prozesse konnten abgeschaltet werden, um die verbleibenden Wechselwirkungen ge-
nauer zu studieren. Besonders fiir die Berechnung der Gewichtematrizen war eine grofie Anzahl
von nachgewiesenen Koinzidenzen fiir jede Detektorpaar-zu-Pixel Kombination nétig. Um die
geforderte Zahl an simulierten Gammaquantenpaaren, die resultierenden Datenmengen und
die in der Analyse zu beachtenden Prozesstypen einzugrenzen, konnten einige untergeordnete
physikalische Prozesse in den hier fiir MADPET und MADPET-II durchgefiihrten Monte
Carlo Simulationen nicht behandelt werden:

e die Positronenreichweite,

e die Abweichungen der Gammaquantenflugbahnen von 180°,

die Inhomogenititen der Detektoren,

die Streuung der Gammaquanten im Objekt und
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e die Energiedepositionen in mehreren Kristallelementen durch ein einzelnes Gammaquant.

Die Positronenreichweite kann, insbesondere bei der PET mit den 3t-aktiven Nukliden ''C,
13N und vor allem 30O (siehe Tabelle 2.1 auf Seite 8), bei hochauflésenden Systemen einen
zunehmenden Fehler in der Systemmatrix verursachen [44, 80]. Eine vielversprechende Lésung
ist der Ansatz von Qi et al. (siehe Kapitel 7). Darin wird die Positronenreichweite in Form
einer, fiir das zu verwendende Nuklid berechneten, J x J Diagonalmatrix Ap,si¢ron vor der Re-
konstruktion mit der systemspezifischen Systemmatrix multipliziert, um die Rekonstruktion
von Daten, die mit diesem Nuklid gemessen wurden, zu verbessern.

Die Abweichung von der Kollinearitdt der Flugbahnen beider Vernichtungsquanten hin-
gegen verursacht bei kleinen Systemdurchmessern keinen relevanten Fehler. Kleine Detek-
torabstdnde resultieren in einer geringen Ortlichen Abweichung der Gammaquanten beim
Eintreffen auf das Detektorsystem [44, 80].

In dieser Arbeit wurden die Nachweiseigenschaften der Einzeldetektoren durch das Messen
der koinzidenten Sensitivititen von Detektorpaaren bestimmt. Die Unterschiede in Hohe
und Breite der elektrischen Signale, resultierend in der Position und Breite des Photopeaks
im Energiespektrum jedes Einzeldetektors (und der daraus berechneten Energieauflosung),
wurden hier innerhalb der Vorverarbeitung beriicksichtigt. Das Verwenden solcher Informa-
tionen in Monte Carlo Simulationen ist generell denkbar. Die vom Photosensor registrierte
Lichtmenge kann vom Nachweisort des Gammaquants innerhalb des Kristalls abh&ngen.
Hierbei spielen z.B. Unterschiede in der Oberflichenstruktur und Verunreinigungen im Kristall
eine Rolle. Der Lichttransport in den Kristallen, insbesondere dessen Unterschiede von Kristall
zu Kristall, wurde in dieser Arbeit nicht untersucht.

Die Streuung der Gammaquanten im Objekt sollte jedoch speziell bei zukiinftigen hoch-
auflosenden Kleintiertomographen behandelt werden. Je kleiner der Durchmesser eines To-
mographen, um so grofler wird die relative Objektgréfie und um so wahrscheinlicher wird
der Nachweis von im Objekt gestreuten Gammaquanten. Die damit einhergehende Fehlin-
terpretation der Quantenflugbahnen (siche Abbildung 2.6 auf Seite 16, Fall 4) resultiert in
einer verschlechterten Ortsauflésung und in einem erhthten Untergrund. Der erste Schritt
zur Behandlung dieser gestreuten Quanten ist deren Identifizierung im Messdatensatz anhand
ihrer Energiedeposition. In dieser Arbeit wurde der Einfluss der Streuung im Objekt durch die
Wahl einer hohen Energieschwelle (450 keV) unterdriickt. Bei einer niedrigeren Energieschwel-
le miissen die gestreuten Gammaquanten fiir eine Streukorrektur identifiziert werden. Hierfiir
bestehen bereits Methoden [107, 149], die aus dem rekonstruierten Volumen einen Messdaten-
satz, der nur gestreute Gammaquanten enthélt, iterativ ermitteln und diesen fiir die Korrektur
in der erneut auszufiihrenden Rekonstruktion anwenden. De Jong et al. [27] entwickelten fiir
die SPECT eine fortgeschrittenere Methode, die in der statistischen Rekonstruktion mit-
tels eines effizienten (da schnellen) Monte Carlo Algorithmus den Vorwértsprojektionsschritt
(g = Af*) durch eine Monte Carlo Vorwirtsprojektion ersetzte. Dadurch wurde bei jeder
Vorwéirtsprojektion in jedem Iterationsschritt k auch die Streuung von Gammaquanten und
deren Nachweis in falschen Detektoren, die nicht auf der urspriinglichen Trajektorie lagen,
ermoglicht. Dies bedeutete eine verbesserte Behandlung der bei der Messung ablaufenden
physikalischen Prozesse innerhalb der statistischen Bildrekonstruktion, und resultierte in einer
Streukorrektur, ohne die Zahl der nutzbaren Koinzidenzen durch Subtraktion der im Objekt
gestreuten Koinzidenzen zu reduzieren. Wie diese bendtigen die meisten anderen Methoden
zur Streukorrektur Informationen iiber die Struktur des Objekts, um die Streuzentren zu
ermitteln. Diese Informationen werden aus CT- oder Transmissionsmessungen gewonnen,
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die in erster Linie fiir die Korrektur der Schwichung durchgefiihrt werden. Die Schwichung
wiederum verursacht eine Reduktion der Zahl der gemessenen Koinzidenzen im Gegensatz zu
der Fehlpositionierung, verursacht durch Streuung. Fiir MADPET-11 wird ldngerfristig die
Angliederung an ein Kleintier-CT-Gerédt angestrebt. Mit diesem k&nnen anatomische Infor-
mationen sowohl fiir eine Schwichungskorrektur als auch fiir eine Streukorrektur gemessen
werden.

Besonders bei MADPET-II, der eine Vielzahl von unterschiedlichen Messprotokollen -
vor allem dynamische Messungen - erlauben soll, ist die Sensitivitit von entscheidender
Bedeutung. IEs kénnen zwei wesentliche Mafilnahmen genannt werden, um die Sensitivitdt
des Tomographen - also die Zahl der nutzbaren Wechselwirkungen - zu erh6hen und somit
die notige Messzeit zu reduzieren.

Die naheliegende Mafinahme ist, Wechselwirkungen mit geringeren Energiedepositionen
zu akzeptieren und zu verarbeiten. In dieser Arbeit wurde fiir alle Methoden eine untere
Energieschwelle von 450 keV verwendet. Rafecas et al. [123, 126] konnten innerhalb dieses
Projekts zeigen, dass das Senken der Schwelle auf 100 keV eine mehr als vierfache Sen-
sitivitdtssteigerung bewirkt. Voraussetzung hierbei ist jedoch, dass auch die Streuung der
Gammaquanten im Detektorsystem behandelt wird [24, 137], da nahezu ein Drittel der
dabei registrierten Quanten Mehrfachwechselwirkungen im Detektorsystem erfahren. Dies
erfordert die Identifikation und Charakterisierung von Wechselwirkungen der Gammaquanten
mit mehreren Detektoren durch die Daten verarbeitenden Programme. Fin Ansatz hierfiir
sind Methoden, die im Messdatensatz, der dynamischen Datenliste, diese Wechselwirkungen
finden und bei der Erstellung der List-Mode Histogramme auf mehrere LORs verteilen bzw.
die korrekte LOR ermitteln [24, 123, 126, 137]. Genauer ist jedoch die Beriicksichtigung
dieser Mehrfachstreuungen in der Gewichtematrix. Die Monte Carlo Simulationsprogramme
fiir MADPET-II miissten hierfiir modifiziert und erneut durchgefithrt werden, da in den bis-
herigen Simulationen nur Energiedepositionen gréfier 300 keV akzeptiert und die Speicherung
der Mehrfachgestreuten unterbunden wurden.

Die zweite, an dieser Stelle anzusprechende Mafinahme zur Sensitivititssteigerung ist
die Beriicksichtigung von allen registrierten Koinzidenzen, auch von jenen, die mit zwei
zu unterschiedlichen Detektorringen gehérenden Kristallen gemessen wurden. Die in dieser
Arbeit entwickelten Systemmatrizen dienten jedoch der 2D-Rekonstruktion von Schichtbildern
aus 2D-Messdaten. Die Rekonstruktion dreidimensionaler Objektverteilungen wurde durch die
Messung und Rekonstruktion einzelner Schichten und das Zusammensetzen der Schichtbilder
zu einem Volumendatensatz durchgefiihrt (siehe Kapitel 5). Dies war fiir den 2D-Tomographen
MADPET die einzige Moglichkeit, Volumendaten zu erfassen. MADPET-II wird aus acht
Detektorringen bestehen, mit denen zur Erhéhung der Sensitivitdt im 3D-Modus gemessen
werden kann. Wihrend die Suche von Koinzidenzen in der Datenliste fiir 2D- und 3D-
Daten keine zusdtzlichen Mafinahmen erfordert, verlangt eine 3D-Bildrekonstruktion spezielle
Methoden, die in zwei Klassen unterteilt werden kénnen.

Einerseits kénnen die in 3D gemessenen Daten zu 2D-Datensétzen umgeformt und an-
schliefend mit 2D-Rekonstruktionsalgorithmen rekonstruiert werden. Die Umformung erfolgt,
in dem die zwischen Detektoren aus unterschiedlichen Ringen registrierten Daten einer einzel-
nen Schicht in der Mitte zwischen beiden beteiligten Detektorringen zugeordnet [26, 30] oder
auf mehrere Schichten verteilt werden. Das Verteilen auf mehrere Schichten kann entweder
mit der (engl.) multi slice rebinning Technik [82] oder der Fourieranalyse der 3D-Daten mittels
der (engl.) fourier rebinning Methode [25, 28, 30, 85] erfolgen. Um jedoch weiterhin die
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exakte Ubereinstimmung der MADPET-IT 2D-Gewichtematrix mit dem Messprozess (also
der Abbildung der 3D-Koinzidenzdaten zu 2D-Schichtdaten) zu gewdhrleisten, miissten die
in diesen Umformungsprozessen angewendeten geometrischen Transformationen mit in die
Gewichtematrix integriert werden.

Vielversprechender ist jedoch der Ansatz, die in 3D gemessenen Daten ohne geometri-
sche Umformung zu rekonstruieren. Bereits von anderen Gruppen entwickelte 3D-Rekon-
struktionsmethoden zeigten gegeniiber der Umformung zu 2D-Messdaten und der anschlie-
enden 2D-Rekonstruktion iiberlegene Resultate beziiglich ihrer Auflésung und Bildqualitét
[99, 119, 120, 143]. Eine 3D-Rekonstruktion fiir MADPET-II sollte auf der Rekonstrukti-
on eines unverarbeiteten 3D-List-Mode Histogramms - im Gegensatz zu 3D-Sinogrammen
nach geometrischer Transformation - basieren. Die hierfiir notwendige 3D-Gewichtematrix
fiir MADPET-II wird wiederum eine Modifikation der Monte Carlo Simulationsprogramme
fiir das Simulieren von 3D-Vertizes und 3D-Trajektorien und den Nachweis in allen (3D)
LORs erfordern. Fiir die 3D-Rekonstruktion des MADPET-II mit 35 Schichten (0,5 mm
axiale Schichtdicke, resultierend in kubischen Voxeln) steigt damit die Zahl J der zu re-
konstruierenden Voxel auf bis zu 35 x 140 x 140 = 686000, die Zahl I der Messelemente
in einem 3D-List-Mode Histogramm auf bis zu 1152 x 1152 = 1327104. Daraus wiirde
eine vollstindige 3D-Systemmatrix A mit bis zu 9 - 10'! Matrixelementen resultieren. Bei
einer Speichertiefe von 2 Byte pro Matrixelement wiirde diese Matrix mehr als drei Terabyte
Arbeitsspeicher fiir ihre Berechnung erfordern. Eine Abschitzung der Anzahl von Nicht-Null-
Elementen der endgiiltigen, fiir die 3D-Rekonstruktion im komprimierten ASPIRE-Sparse-
Format gespeicherten Matrix wurde hierbei jedoch aufler Acht gelassen. Es ist zu erwarten,
dass die tatsidchliche 3D-Gewichtematrix wesentlich kleiner sein wird, da ein Grofteil der
Matrixelemente den Wert Null enthalten wird und somit keiner Speicherung bedarf.

Es lassen sich weitere Ansitze finden, die wihrend der MADPET-II 3D-Rekonstruktion
im Arbeitsspeicher zu haltende Systemmatrix zu verkleinern. Ein denkbares Mittel ist das
Ausniitzen von Symmetrien im 3D-Rekonstruktionsproblem. Dies setzt jedoch voraus, dass
der verwendete Rekonstruktionsalgorithmus, im Speziellen dessen Implementierung in dem
verwendeten Rekonstruktionsprogramm, solch eine fiir den MADPET-II reduzierte System-
matrix unterstiitzt. Eine von Fessler et al. [32] angekiindigte Weiterentwicklung der ASPIRE
Rekonstruktionsalgorithmen wird voraussichtlich diese Méglichkeit beinhalten.

Eine weitere anstehende Aufgabe ist die Rekonstruktion der MADPET-II Daten wihrend
der Messung. Das Ziel hierbei ist, dass jede Koinzidenz unmittelbar nach ihrer Registrierung
an einen Rekonstruktionsalgorithmus weitergeleitet wird, der diese dann zum Aktualisieren
des wihrend der Messung dargestellten Bildes verwendet. Somit kann zeitgleich mit der
Messung ein sich stetig verbesserndes Bild beobachtet werden. Dies kann vor allem bei der
Positionierung der Tiere im Tomographen und bei der Festlegung der optimalen Messzeit
helfen. Letzteres ist besonders wichtig bei Messungen, die mehrere Tischpositionen beinhalten,
wie z.B. die Aufnahme von Ganzkérperdaten (wie in Abbildung 2.1 auf Seite 9 von einem
Menschen dargestellt). Aufgrund des angestrebten Konzepts, mehrere Rechner iiber PVM zu
einem Messsystem zu verbinden, ist die Lastverteilung der dabei anfallenden Aufgaben und
somit eine durch die Rekonstruktion ungestorte Messung gew&hrleistet.

Es gibt zwei Klassen von Rekonstruktionsmethoden, die hierfiir in Frage kommen. Die
so genannten List-Mode-Algorithmen verwenden Datenlisten anstatt Sinogrammen fiir die
Rekonstruktion. Sie basieren auf einem modifizierten OSEM Algorithmus, der als Datenun-
tergruppen Gruppen von einzelnen Koinzidenzen anstatt Gruppen von Sinogrammelementen
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(und den darin histogrammierten Koinzidenzen) verwendet. Die zweite Klasse beniitzt die
(engl.) singular-value decomposition (kurz: SVD) der Systemmatrix, um diese in invertierbare
Anteile zu zerlegen. Nachdem man das lineare Gleichungssystem auf diese Weise invertiert
hat, kann eine gemessene Koinzidenz direkt zur Verbesserung der aktuellen Ldsung in den
Algorithmus gegeben werden.

Die in dieser Arbeit entwickelten Methoden fiir die Verarbeitung und Rekonstruktion
der Daten von MADPET und MADPET-II zeigten hervorragende Resultate beziiglich einer
unverdnderlichen Ortsauflésung zusammen mit einer hohen Bildqualitdt in einem groflen
Gesichtsfeld. Durch die Verwendung von Monte Carlo Simulationen konnten die bildgebenden
Prozesse genau beschrieben und die Nutzbarkeit der Monte Carlo Methode fiir die tomo-
graphische Bildrekonstruktion aufgezeigt werden. Abgesehen von der Mehrfachstreuung der
Gammaquanten im Detektorsystem beriicksichtigten die hier entwickelten Systemmatrizen
die wichtigsten Wechselwirkungen von Gammaquanten mit dem Detektorsystem. Es wurde
eine hervorragende Ubereinstimmung der Resultate fiir simulierte und gemessene Daten des
MADPET gefunden. Diese Ubereinstimmung war eine Bestitigung des Ansatzes, durch Monte
Carlo Gewichtematrizen die Bildrekonstruktion fiir gemessene Daten von hochauflésenden
Kleintiertomographen zu verbessern. Somit rechtfertigte sie die Untersuchungen der Monte
Carlo Simulationen fiir MADPET-II und die Berechnung und Anwendung der Monte Carlo
Gewichtematrix fiir diesen Tomographen.

Die nédchsten Schritte fiir eine weitere Verbesserung dieser Methoden betreffen die Be-
handlung der physikalischen Prozesse im Objekt, sowohl die Positronenreichweite als auch
die Streuung und Absorption der Gammaquanten. Weiterhin wird sich verstidrkt die Ent-
wicklung einer vollsténdigen 3D-Rekonstruktion unter Verwendung einer Monte Carlo 3D-
Gewichtematrix, basierend auf dieser Arbeit, anschlieflen.



Anhang A

Bezeichnungen und
Groflenordnungen

Al

Generelle Nomenklatur in mathematischen Ausdriicken

Fiir die iibersichtlichere Darstellung der zu beschreibenden Algorithmen werden diese teil-
weise in Vektor- und Matrixschreibweise, an Stelle der Komponentenschreibweise, angegeben.
Hierfiir werden folgende Vektor- und Matrixoperationen verwendet (hier als Beispiel im R?):

Komponentenweise Multiplikation bzw. Division
Zwei Vektoren a und b identischer Dimensionierung werden komponentenweise multi-
pliziert bzw. dividiert, das Resultat ist wiederum ein Vektor:

ay - bl a al/bl
aGb=1| ay by und  —=| ay/by |. (A.1)
b
as - b3 03/53

Skalarprodukt
Die iibliche Beziehung zum Bilden des Skalarprodukts zweier Vektoren,

a-b = aib + azsby + asbs, (A.2)
wird in dieser Arbeit verwendet. Sie wird im Allgemeinen auch mit
a-b = {(ab) (A.3)
angegeben.

Produkt einer Matrix mit einem Vektor
Die tibliche Beziehung zum Bilden des Produkts aus Matrix und Vektor gilt weiterhin
(hier 2 x 3 Matrix mit 3 X 1 Vektor ergibt 2 x 1 Matrix):

b
( a11 @12 413 ) b; _ ( ai1by + ai2bz + ai3bs3 ) (A4)
a1 G2 23 b az1by + axbs + agsbs ) - ’
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| Grofle | Schriftart

Skalare Werte Arabische Buchstaben (klein), Bsp.: j

Vektoren Arabische Buchstaben (klein, fett gedruckt), Bsp.: f

Matrizen Arabische Buchstaben (grof, fett gedruckt), Bsp.: A

Vektor- und Matri- | Indizierte arabische Buchstaben (klein), Bsp.: f(j) bzw. a(é, j)

xelemente

Winkel Griechische Buchstaben, Bsp.: ¢

Tabelle A.1: Richtlinien fiir die Darstellung mathematischer Gréfien

Bezeichner | Beschreibung

q Skalare Grofie

g—q—+a Rechenvorschrift: Das Veridndern einer Grofle ¢ (hier Addition der skala-
ren Grofle a), da die Schreibweise ¢ = ¢ + @ mathematisch nicht korrekt
ist

g, oft auch @ Maximaler Wert der skalaren Grofie ¢. Bei Indizes wird in der Regel der
entsprechende Grofibuchstabe verwendet: ¢ € [1,Q] = ¢ € [1,q]

max,{q(r)}, bzw. | Maximaler Wert der mehrdimensionalen Grofie q beziiglich seines Inde-

max,{q} xes r

qr oder ¢" Unterscheidung der skalaren Gréfle ¢ fiir unterschiedliche Bedingungen
r, z.B. werden #; und t, fiir die Messzeiten des ersten und zweiten
Winkelschritts verwendet

q mehrdimensionale Gréfle

q(*,r) Der vollstandige Spaltenvektor der r-ten Spalte der Matrix q

qlt, *) Der vollstandige Zeilenvektor der ¢-ten Zeile der Matrix q

q(7), [¢]r und [¢](r) | Skalares Element der eindimensionalen Gréfie q mit Index r

(a,b] Definiert ein Intervall skalarer Werte. a ist hierbei nicht enthalten, b ist

enthalten

{u ; Bedingung}

Definiert eine Untermenge der Menge U, deren Elemente u die angege-
bene Bedingung erfiillen

Ui NUs Definiert die Schnittmenge der Mengen Uy und Us, also UyNUs = {u;u €
Uy und u € Uy}

Ui UUs Definiert die Vereinigungsmenge der Mengen U und Us, also U; UUs =
{u;u €U oder u € Us}

O{q} Operator @ wirkt auf Argument q

O ;5 Vueu Die angegebene Operation O ist fiir alle Elemente u der Menge U zu
wiederholen

1 Einheitsvektor

1 Einheitsmatrix

R, G Menge alle reellen bzw. ganzen Zahlen

Difwi}; L[l L]

Diagonaloperator. Besetzt die Diagonalelemente einer L x L Matrix mit
den Werten w;. Alle Elemente auflerhalb der Diagonalen werden auf Null
gesetzt

arg ming {f(a)},

bzw.

argmax, {f(a)}

Liefert jenen Wert von «, fiir den die Funktion f(a) minimal bzw.
maximal wird

=T
Faim, Fiim

Fouriertransformationsoperator im Raum dim, vorwérts und riickwirts

®

Faltung zweier mehrdimensionaler Grofien

~

Zeichen fiir eine Proportionalitdtsbeziehung

Tabelle A.2: Generelle Nomenklatur in mathematischen Ausdriicken
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A.2 Bezeichnungen und Groéfienordnungen in Kapitel 3

| Bezeichnung | Beschreibung |

1 € [1, I]; Index fiir die Detektorpaare

J € [1, J]; Index fiir die Bildpunkte

AJ) Summe der wahren Emissionsereignisse im Bildpunkt j

f) Element bzw. Bildpunkt j des rekonstruierten Bildes f, das A anndhert

k € [0, K]; Index fiir die Anzahl der Tterationen

m(r, ¢) Tomographische Projektion m, im Winkel ¢ im Abstand » vom Ursprung

g(i) Generelle Definition des Elements ¢ des durch g = Af beschriebenen
Messdatensatzes

a(i, §) Element der Gewichtematrix A, also die Wahrscheinlichkeit fiir eine
Emission aus Bildpunkt j, im Detektorpaar i nachgewiesen zu werden

O{f(5),c(i)} Operator fiir die Modifikation des Wertes von Bild f im Bildpunkt j
anhand des Korrekturwertes ¢(j)

Tri{A} Operator fiir die Radontransformation der Verteilung A

FBP Operator fiir die Gefilterte Riickprojektion

Tabelle A.3: Im Kapitel 3 verwendete Bezeichnungen und ihre Gréflenordnungen

| Bezeichnung | Beschreibung |
M = Fip{m} Die in 1D Fouriertransformierte M der urspriinglichen Gréfie m
F = Fypi{f} Die in 2D Fouriertransformierte F der urspriinglichen Grofie £
® Die Schétzfunktion

Tabelle A.4: Im Kapitel 3 verwendete Bezeichnungen: Ausnahmen
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A.3 Bezeichnungen und Groéfienordnungen in Kapitel 4

| Bezeichnung | Beschreibung |

u € [1,U]; Index fiir die zur Verfiigung stehenden Koinzidenzen

q € [1,Q]; Index fiir die aus der Simulation zu extrahierenden Quellen

K € [1,N]; Index fiir die Wechselwirkungen eines simulierten Gam-
maquants mit einem einzelnen Kristall

e, ¢ € [0,23], baw. [24,47]; Kanalnummern im ersten und zweiten Detektor-
block

13 € [0,24-24); LOR, Detektorpaar

7 € [1,30]; Winkelschritt der Messung

T € [1,90]; Vertikale (Winkel-) Koordinate des Sinogramms

p € [1,128]; Transversale (Radial-) Koordinate des Sinogramms, 1 mm/bin

0 € [1,512]; Element einer Antwortfunktion, 0,25 mm/bin

1 € [1,€~ﬁ]; List-Mode-Histogramm Index

J € [1,128-128]; Index der quadratischen Bildpunkte mit lmm Kan-
tenldnge

A() Urspriingliche Verteilung des Tracers in Bildpunkt j

f) Rekonstruierter Bildpunkt, der A(j) annéhert

k € [0, K]; Index fiir die Anzahl der Tterationen

s(€) Korrekturfaktor fiir die koinzidente Sensitivitat von LOR, £

M € {CAF, VREC, TRI}; M ist die verwendete Antwortfunktion

M (€, 0) Bin g der Antwortfunktion r fiir LOR €. Soll auf ein bestimmtes Modell
verwiesen werden, wird diese hochgestellt, z.B. v %/

M7, p) Bin ¢ des Sinogramms z im Projektionswinkel 7, wobei Antwortfunktio-
nen vom Typ M zum Rebinning verwendet wurde

h(7) Element ¢ des gemessenen List-Mode-Histogramms h, das durch h = A\
beschrieben wird

n (i) Element ¢ des abgeschitzten List-Mode-Histogramms n der zufélligen
Koinzidenzen

a(i, §) Element der Monte Carlo List-Mode Gewichtematrix A also die Wahr-
scheinlichkeit fiir eine Emission aus Bildpunkt j, im Detektorpaar ¢
detektiert zu werden

RM Operator fiir Sinogrammrebinning mit Antwortfunktionen vom Typ M

Gy GauB-Filter im dim-dimensionalen Raum mit w mm FWHM

FBP Operator fiir die Gefilterte Riickprojektion mit einem Ramp Filter

PLM, OLM Operator fiir die iterative List-Mode Rekonstruktion mit PWLS bzw.

OSEM

Tabelle A.5: Im Kapitel 4 verwendete Bezeichnungen und ihre Gréflenordnungen



A .4 Bezeichnungen und Groéf3lenordnungen in Kapitel 6 163

A.4 Bezeichnungen und Groéfienordnungen in Kapitel 6

| Bezeichnung | Beschreibung |

¢ b Jeweils € [0, 143]; Nummern der in koinzidenz messenden Kanile

13 € [0,144-144); LOR, Detektorpaar

7 € {1,[1,10],[1, 20]}; Winkelschritt der Messung fiir 5 € {1, 10,20}

T € [1,180]; Vertikale (Winkel-) Koordinate des Sinogramms

p € [1,140]; Transversale (Radial-) Koordinate des Sinogramms, 0,5
mm/bin

0 € [1,560]; Element einer Antwortfunktion, 0,125 mm/bin

J € [1,140-140]; Index der quadratischen Bildpunkte mit 0,5 mm Kan-
tenldnge

M € {CATF, TRI}; verwendetes Modell der Antwortfunktionen

Tabelle A.6: Im Kapitel 6 verwendete Bezeichnungen und ihre Gréflenordnungen
Zu Tabelle A.6: Es sind nur die gegeniiber Kapitel 4 bzw. Tabelle A.5 verinderten Groéflen

angegeben.

A.5 Namen der in den Kapiteln 4 bis 6 rekonstruierten Bilder

‘ Bildname ‘ Beschreibung ‘

Rtri = fTRI | [siehe Abschnitt 4.7.2 auf Seite 95, Gleichung 4.33] Gefilterte Riick-
projektion eines Sinogramms. In der Umsortierung vom List-Mode

Histogramm zum Sinogramm wurde hierbei die Antwortfunktion
TRI verwendet.

Reaf = fCAF | [siehe Abschnitt 4.7.2 auf Seite 95, Gleichung 4.33] Gefilterte Riick-
projektion eines Sinogramms. In der Umsortierung vom List-Mode

Histogramm zum Sinogramm wurde hierbei die Antwortfunktion
CAF verwendet.

Rurec = fVEPC | [siehe Abschnitt 4.7.2 auf Seite 95, Gleichung 4.33] Gefilterte Riick-
projektion eines Sinogramms. In der Umsortierung vom List-Mode

Histogramm zum Sinogramm wurde hierbei die Antwortfunktion

VREC verwendet.

Plm = fPEM | [siehe Abschnitt 4.7.3 auf Seite 96, Gleichung 4.34] Iterative List-
Mode Rekonstruktion mittels des PWLS Algorithmus. Es kam
die aus den Monte-Carlo Simulationen berechnete Gewichtematrix
zum Finsatz.

Olm = fOLM | [siehe Abschnitt 4.7.3 auf Seite 96, Gleichung 4.35] Iterative List-
Mode Rekonstruktion mittels des OSEM Algorithmus. Es kam
die aus den Monte-Carlo Simulationen berechnete Gewichtematrix
zum Finsatz.

Tabelle A.7: Namen der in den Kapiteln 4 bis 6 rekonstruierten Bilder



164 ANHANG A. Bezeichnungen und Groéfienordnungen




Anhang B

Simulierte Daten



166 ANHANG B. Simulierte Daten
B.1 Simulierte Datenséitze fiir den MADPET
Datensatz Anzahl der verwen- | Summe der genutz- | Dateigréfie
deten 1,6 GB Simu- | ten Koinzidenzen
lationen
Gewichtematrix 3 ~3,0-10° ~ 56 MB
Einzelne Linienquelle | 1 ~5,8-10° ~ 0,3 MB
Strukturphantom 1 ~3,8-10° ~ 22 MB

Tabelle B.1: Simulierte Datensétze fiir MADPET
Zu Tabelle B.1: In den 3 Monte Carlo Simulationen der grofien Kreisscheibe wurden je 10°

Quantenpaare emittiert und davon jeweils 36 - 10 oberhalb der 450-keV-Energieschwelle
g

detektiert. Die daraus entwickelte Gewichtematrix sowie die daraus berechneten tomogra-

phischen Datensétze enthielten 30 Winkelschritte, die in den Simulationen detektierten

Koinzidenzen konnten somit 30 mal verwendet werden!

B.2 Simulierte Datensatze fiir den MADPET-II

Datensatz Anzahl der verwen- | Summe der genutz- | Dateigréfie
deten 0,5 GB Simu- | ten Koinzidenzen
lationen
Gewichtematrix() 31 6 -10° 106 MB
Einzelne Linienquelle | 3 ~3,0-10° ~ 0,1 MB
Strukturphantom 15 12,8-10° 300 MB

Tabelle B.2: Simulierte Datensétze fiir MADPET-II
Zu Tabelle B.2: In den 46 Monte Carlo Simulationen der grofien Kreisscheibe wurden je

2-10® Quantenpaare emittiert und davon jeweils 9-10% oberhalb der 450-keV-Energieschwelle

detektiert. Die daraus entwickelten tomographischen Datensétze enthielten nur einen Win-

kelschritt! Anmerkung (): Die Zahl der genutzten Koinzidenzen ist nach Beriicksichtigung

der Symmetrien des Detektorsystems angegeben (Faktor: 18)
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B.3 Gewichtematrizen von MADPET und MADPET-II

\ | MADPET | MADPET-1I |
Zahl der Winkelschritte 30,0 1,0
Zahl der Proxel 24x24x30 144x144x1
Zahl der Pixel 128 %128 140x 140
Kantenldnge der Pixel [mm] 1,0 0,5
Dateigrofie eines Monte Carlo Durchgangs [GB] 1,6 0,5
Anzahl der verwendeten Simulationen 3,0 31,0

Summe der darin enthaltenen Koinzidenzen 108,0 285,0
3000,0 6000,0
Zahl aller Matrixelemente 280,0 410,0

[10°]
[10°]
[10°]
Zahl der Nicht-Null-Elemente der Matrix [10°] 10,1 18,5
[107]
[107]

Summe der davon genutzten Koinzidenzen™)

Mittelwert der Nicht-Null-Elemente 10? 3,0 3,3
Maximalwert der Nicht-Null-Elemente 10? 13,0 513,0
Mittlerer Fehler in Nicht-Null-Elementen (%] 4,7 3,9
Dateigrofie im ASPIRE-Sparse-Format [MB] 56,0 106,0

Tabelle B.3: Gewichtematrizen von MADPET und MADPET-II
Zu Tabelle B.3: Anmerkung (1): Die Zahl der genutzten Koinzidenzen ist nach Berechnung

aller Winkelschritte (MADPET, Gewinnfaktor=30) bzw. nach Beriicksichtigung der Sym-
metrien des Detektorsystems (MADPET-II, Gewinnfaktor=18) angegeben.
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Anhang C

Rechendauer der Methoden

Dieses Kapitel fasst die von den einzelnen Programmabschnitten bendtigten Rechner-Res-

sourcen zusammen. Im Besonderen wurden hierfiir folgende Ausdriicke verwendet:

N/A: Englische Abkiirzung (not available) fiir ,nicht verfiighar®. Werte mit diesem
Inhalt konnten nicht ermittelt werden, da z.B. die korrespondierende Methode noch
nicht entwickelt war.

Groflenangaben: Die Angabe von Datei- und Speichergréfien erfolgte anhand folgender
Einheiten: 1 kB = 1024 Byte, 1 MB = 1024 kB = 1048576 Byte, 1 GB = 1024 MB =
1073741824 Byte.

RAM: Dieser Wert beinhaltete nur den von dem Programm unmittelbar ben&tigten
Arbeitsspeicher (engl. read access memory, kurz RAM); zusétzlicher Speicher fiir die
Zwischenlagerung der zu lesenden Datei wurde hierbei nicht beriicksichtigt.

Rechner R1: Der fiir den MADPET-II vorgesehene VME-Ausleserechner (PVM-Slave,
SUN UltraSPARC 11i, 333 MHz Prozessor, 128 MB Arbeitsspeicher, SUN-OS Solaris 7
(UNIX) Betriebsystem).

Rechner R2: Ein herkémmlicher, kostengiinstiger (engl.) Rechner (AMD Duron 700
MHz Prozessor, 768 MB Arbeitsspeicher, SuSE Linux 6.4 (UNIX) Betriebsystem).

Ein Vergleich der Rechenleistungen ergab, dass Rechner R2 im Vergleich zu Rechner R1 bei
gleichen Anforderungen (hauptséchlich Ganzzahl- und FlieBkommarechnung) ungefihr die
doppelte Geschwindigkeit erreichte.
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C.1 Rechendauer der einzelnen MADPET-Methoden

‘ Prozess ‘ Dauer ‘ Rechner ‘ RAM ‘ Dateigrofie ‘
Monte Carlo Simulation der Kreisscheibe | 100 h R1 5 MB 1,6 GB
fiir 36-10° detektierte aus 10° emittierten
Quantenpaaren
Berechnen der Gewichtematrix fiir 30 5h R2 76 MB 56 MB
Winkelschritte aus einer 1,6 GB Simu-
lationsdatei
Extraktion der tomographischen Daten- | 650 s R2 0,3 MB 0,3 MB
liste einer Linienquelle aus einer 1,6 GB
Simulationsdatei
Extraktion der tomographischen Daten- | 800 s R2 2 MB 22 MB

liste des Strukturphantoms aus einer 1,6
GB Simulationsdatei

Vorverarbeitung einer Koinzidenz in der | 2,5 pus R2 3,5 MB | dynamisch
gemessenen Datenliste

Einsortierung einer Koinzidenz in das | 0,2 us R2 1 MB 72 kB
List-Mode Histogramm

Einsortierung einer Koinzidenz in das | 20 us R2 4 MB 96 kB
Parallel-Sinogramm

Gefilterte Riickprojektion fiir ein Bild 0,3s R2 1 MB 65 kB
Iterative List-Mode Rekonstruktion fiir | 0,5 s R2 57 MB 65 kB

eine Iteration

Tabelle C.1: Rechendauer der im Kapitel 4 vorgestellten Methoden
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C.2 Rechendauer der einzelnen MADPET-II-Methoden

‘ Prozess ‘ Dauer ‘ Rechner ‘ RAM ‘ Dateigrofie ‘

Monte Carlo Simulation der Kreisschei- 24 h R1 5 MB 0,5 GB
be fiir 9 - 10° detektierte aus 0,16 - 10?
emittierten Quantenpaaren

Berechnen der Gewichtematrix fiir einen | 0,5 h R2 780 MB 30 MB
Winkelschritt aus einer 0,5 GB Simula-
tionsdatei

Extraktion der tomographischen Daten- 60 s R2 0,3 MB 30 kB
liste einer Linienquelle aus einer 0,5 GB
Simulationsdatei

Extraktion der tomographischen Daten- | 150 s R2 6 MB 20 MB
liste des Strukturphantoms aus einer 0,5
GB Simulationsdatei

Vorverarbeitung der Datenliste (1) N/A N/A N/A N/A

Einsortierung einer Koinzidenz in das | 0,3 us R2 1 MB 81 kB
List-Mode Histogramm

Einsortierung einer Koinzidenz in das | 2 us R2 5 MB 100 kB
Parallel-Sinogramm

Gefilterte Riickprojektion fiir ein Bild 0,3s R2 1 MB 78 kB
Iterative List-Mode Rekonstruktion fiir | 0.2s R2 31 MB 78 kB

eine Iteration

Tabelle C.2: Rechendauer der im Kapitel 6 vorgestellten Methoden
Zu Tabelle C.2: Anmerkung (V): Die Werte fiir die Vorverarbeitung der Datenliste waren
nicht verfiigbar, da noch kein funktionsfihiger Messaufbau und somit keine Datennahme
vorhanden war.
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.) picture element, xv, 23

.) pizelwise image update, 43

.) positron emission tomography, xv, 1
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Riri, xvii, 97, 107, 137
Ruorec, xvii, 97, 107
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3D-PET, 22

a-priori, 40

ADC, xiii, 61
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Algebraische Rekonstruktion, xiii

Analog-zu-Digital Konverter, 61
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BGO, 11
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CT, 1, 16, 155
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Detektormodul, 61
Diastole, 108
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dynamisch, 55
dynamische Akquisition, 3

eins-zu-eins Kopplung, 58
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Einzelphotonen Emissions Computer Tomo-
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EM, 40, 43

Energieauflésung, 14, 155
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Entartung, 37

Ereignis, xiv

FBP, xiv, xvi, xvii, 32
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FWHM, xiii, xiv, 14
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32
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getriggert, 108

getriggerte Untersuchung, 108
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Halbwertsbreite, xiii, xiv
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Herzhinterwand, 111
Herzspitze, 111
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ICD, 49

ILST, 43
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inferior, 111

intrinsische Auflosung, 19
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Kernspintomographie, 1

KHK, 108

Kinetik, 55

Klein-Nishina, 13

koinzident, 15

koinzidente Antwortfunktion, 81

Koinzidenz, xiv, 15

Koinzidenz, wahre, xviii, 15, 38
Koinzidenz, zufillige, xvi, 17, 38
Koinzidenzelektronik, 61
kollinear, 7

konjugierte Gradienten, 41
Koronare Herzkrankheit, 108
Kovarianzmatrix, 48

LAM, 61
Lawinen-Photodiode, 11
Lichtsensor, 11

Lineares Gleichungssystem, 35
linker Ventrikel, 107
List-Mode Histogramm, 75
LOR, xiv, xviii, 23

LS, 39

LSO, 11

LSO-APD, 13, 14, 58, 64, 65, 96, 119, 124
Lutetium-Oxyorthosilikat, 11

MicroPET, 87, 145

ML, 39

MLEM, xv, 137

Monte Carlo, 23

MRI, 1

multiplikativen ART, 44
Myokard, 107

Nachweis, xiv

Nachweiseigenschaft, 104

Nachweiseigenschaften, 36, 76

Nachweiswahrscheinlichkeit, xvii, 35, 36, 54,
87, 104, 132-134, 149

NaJ, 11

Natriumiodid, 11

nicht-invasiv, 1

Ortsfrequenz, xv, 30
OSEM, xv, xviii, 96, 137

Parallaxeneffekt, xv, 20

Parallele Virtuelle Maschine, xvi, 67
Partialvolumeneffekt, 103, 110, 144
PCG, 49

PDF, 23

Pedestal, 14

Perfusion, 107
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Pixel, xv, 23

PMT, xvi, 11
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Positronenreichweite, 8, 15, 19, 35, 36, 147
Positronium, 7

primare LOR, 18
Projektion, xvi, 1, 28
Proxel, xvi, 23
Pseudo-Zufallszahl, 24
PVM, xvi, 64, 67, 153
PVM-Master, 67
PVM-Slave, 67

PWLS, xv, xvi, 49, 135
PWLS-ICD(+SOR), 49
PWLS-PCG, 49, 96
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Radontransformation, 28

RAM, 169

Ramp-Rekonstruktion, 33
Rampe, 30, 32, 33

Rampenfilter, 33, 95, 135
RANDOMS, xvi, xviii, 17, 38, 106
Reangulierung, 109
Rebinningoperator, 94

REC, xvi, xvii, 81

Rechnertotzeit, 65

Regulierung, 39
Regulierungsfunktion, 40
Rekonstruktion, 1, 3
Rotationssymmetrie, 132
Roéntgen Computer Tomograpie, 1
Riickprojektion, xvii
Riickstreupeak, 14

Saat, 24

Schichtabstand, 105
Schwichung, 16
Schwichungskorrektur, 16
Schitzfunktion, xvii, 37

Schitzfunktion, konkave, 41
Schitzfunktion, konvexe, 41

SD, xvii, 7, 83

Septen, 22

Singles-Datenliste, 124
Sinogramm, xvii, 35

SIRT, 44

SOR, 49

Spalten-Entartung, 37

SPECT, xvii, 1
Standardabweichung, xvii, 7, 83
Statistische Rekonstruktion, xvii
Stenose, 107

Strahlsumme, xvi, xvii
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Streuuntergrund, 14

SVD, 37, 158

Systemmatrix, xiv, xviii, 35, 104
Systole, 108
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TOR, xviii, 23

TOTALS, xviii, 18, 38, 106
Totzeit, 64, 65
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TRI, xvii, xviii, 81
TRUES, xviii, 15, 38

ULS, 39
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34

Untergruppen, xv, xviii, 46, 96, 137

Varianzmatrix, 48
Ventrikel, 107
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Volumenelement, 23
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Voxel, xix, 23
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Wahrscheinlichkeitsmatrix, xviii, 35
Wandbewegung, 110
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Wechselwirkungswahrscheinlichkeit, 23
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WLS, 39

Zehntelwertsbreite, xiv
Zeilen-Entartung, 37
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