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Modellbasierte Korrektur der Streustrahlung
in der Positronen-Emissions-Tomographie

In der Positronenemissionstomographie (PET) hat sich durch den Wegfall abschirmen-
der Septen beim Ubergang von 2D zu 3D Messungen das Problem des Streuanteils in
den gemessenen Projektionen deutlich verscharft. Gewohnlich wird der Streuanteil un-
ter Verwendung eines Streumodells geschatzt und zur Korrektur von den Rohdaten
subtrahiert. Dabel tritt das prinzipielle Problem auf, dass der Streuanteil bereits in den
Emissionsdaten enthalten ist, die zur Schétzung der gestreuten Ereignisse herangezogen
werden. Zur Losung dieses Problems bietet sich die Einbindung der Streukorrektur in
die iterative Bildrekonstruktion an. Zur Streukorrektur wird das Modell der Daten von
der einfachen Vorwértsprojektion um eine zusétzliche Streusimulation erweitert. Da-
durch wird auf nattrrliche Weise der Abbildungsvorgang im Tomographen simuliert und
eine selbstkonsistente Berechnung des Streuantells erreicht. Fur die Streusimulation
verwenden wir eine rechenzeitoptimierte Implementierung des Single Scatter Simulati-
on (SSS-) Algorithmus. Die Methode wurde mit Hilfe von Phantom-Messungen an
einem modernen 3D-PET-Scanner validiert. Die Resultate zeigen, dass durch diesen
Ansatz eine exaktere Schatzung des Streuanteils moglich ist als mit dem herkémmli-
chen Verfahren (einmalige Korrektur vor der Rekonstruktion). Dartber hinaus
ermoglicht die Reduzierung der Rechenzeit die Anwendung der Streukorrektur auf ge-
wohnlichen Arbeitsplatzrechnern.

M odel-based Scatter Correction
for Positron Emission Tomography

In positron emission tomography (PET) scatter correction is generally performed prior
to image reconstruction using an appropriate model of the scatter process. These models
require estimates of the correct emission and attenuation distribution in the imaged ob-
ject. The problem is that these estimates are computed from measured data and,
therefore, already contain scattered events. The purpose of this work was to overcome
this problem by incorporating scatter characteristics directly into the process of iterative
image reconstruction. This was achieved by an optimized implementation of the Sngle
Scatter Smulation (SSS) algorithm resulting in a significant speed-up of the scatter es-
timation procedure. The computationally improved SSS algorithm was then included
into the forward projection step of maximum likelihood image reconstruction. Results
demonstrate that this approach leads to a more exact estimation of the scatter compo-
nent which can not be obtained by a simple sequential data processing strategy.
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Einleitung 1

An Zerstreuung lasst es die Welt nicht fehlen.
Wenn ich lese, will ich mich sammeln.
Johann Wolfgang von Goethe (1749-1832)

Einleitung

Medizinische Bildgebung wird haufig als bildliche Darstellung anatomischer Strukturen
des menschlichen Korpers verstanden. In der Tat stehen mit der Computertomographie
(CT) und der Magnetresonanztomographie (MRT) leistungsfahige Verfahren zur Verfi-
gung, die hoch aufgeltste Bilder dieser Strukturen liefern kénnen. Haufig interessiert
man sich aber nicht nur fir anatomische Strukturen, sondern auch fur die physiologi-
schen Funktionen des untersuchten Gewebes. Solche Bilder kdnnen mit den Verfahren
der funktionellen Bildgebung erzeugt werden, zu denen auch die Positronen-
emissionstomographie gehort.

Die Positronenemissionstomographie (PET) ist eine Methode, mit der biochemi-
sche und physiologische Vorgénge in einem Lebewesen ohne auf3eren Eingriff verfolgt
werden kdnnen. Solche Bilder werden erzeugt, indem der Zerfall eines positronenemit-
tierenden Isotops registriert wird, das an ein Molekil mit bestimmten biologischen
Eigenschaften gebunden ist. Mit Hilfe von geeigneten Bildrekonstruktionsverfahren
kann dann die regionale Funktion des Gewebes dreidimensional dargestellt werden. Mit
Hilfe theoretischer Modelle zur Beschreibung der im Organismus ablaufenden Prozesse
ist deren absolute Quantifizierung moglich (Bol 1996). Der bisherige Einsatz von PET
in der Neurologie, Kardiologie, Onkologie und in der klinischen Pharmakologie hat die
einzigartigen Moglichkeiten dieses Verfahrens fur die klinische Diagnostik und die
Grundlagenforschung aufgezeigt.

Obwohl die diagnostische Bildgebung ein relativ junger Fachbereich der Medizin
ist, hat sie sich vor allem dank der naturwissenschaftlichen Entdeckungen und techni-
schen Entwicklungen der letzten 100 Jahre rasant entwickelt. Grundlegende Schritte
waren dabei die Entdeckung der Rontgenstrahlen durch Wilhelm Conrad Rontgen im
Jahre 1895 (Rontgen 1895) und kurz darauf die der Radioaktivitét von Uran durch den
franzosischen Physiker Henry Becquerel (Becquerel 1896). Nachdem in den darauffol-
genden Jahren vor allem durch Max Planck, Albert Einstein, Ernest Rutherford und
Niels Bohr die kernphysikalischen Grundlagen erarbeitet wurden, markierten Georg von
Hevesy und Friedrich Adolf Paneth im Jahre 1913 erstmals Stoffe mit Isotopen und
begriindeten damit die |sotopenmethode. Die radioaktiven Substanzen wurden fir die
Untersuchungen von biochemischen Prozessen an Pflanzen eingesetzt. Auf diese Erfah-
rungen stitzend, wurden die ersten nuklearmedizinischen Untersuchungsmethoden am
Menschen entwickelt. Blumgart und Wei's fuhrten 1927 die ersten Kreislaufstudien mit
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Radium durch. Die verbesserten Kenntnisse der Atom- und Kernphysik erlaubten als-
bald die kunstliche Produktion von radioaktiven Isotopen (Blumgart and Weis 1927).
Im Jahre 1934 stellte Enrico Fermi als erster das Radionuklid *?J her (Fermi 1934), das
dann 1937 von Hertz, Roberts und Evans bei Schilddrisenuntersuchungen verwendet
wurde (Hertz et al 1938).

Zunéchst war der Nachweis der Radioaktivitédt der | sotope nur mit Hilfe eines ein-
fachen Geiger-Muller-Zahlrohres moglich. Erst durch die Entdeckung von
Szintillationskristallen konnte die Nachweisempfindlichkeit fir die verabreichten Ra
dioisotope erheblich gesteigert werden. Eine erste Anwendung dieser Methode findet
sich bel (Kallmann 1947). Daran schloss sich eine wesentliche Entwicklung an, die erst
die moderne Nuklearmedizin moglich machte: Die Einfuhrung der sogenannten Szintil-
lationskamera (Gamma-Kamera) im Jahre 1958 durch H. O. Anger (Anger 1958). Dazu
wurden an einen Natriumjodidkristall sieben Sekundérelektronenvervielfacher gekop-
pelt, die die Lichtsignale in elektrische Signale umformten. Der Ort der Ereignisse
wurde mit Hilfe einer elektronischen Schwerpunktsbestimmung der Einzelsignale er-
mittelt. Damit bestand die Moglichkeit, die ortliche Verteilung des Radionuklids zu
bestimmen.

Basierend auf einem Vorschlag von Wrenn et al (1951), Positronenstrahler in der
medizinischen Bildverarbeitung zu benutzen, gelang bereits 1953 der erste erfolgreiche
Aufbau einer Positronenkamera durch Brownwell und Sieet (1953).

Dieses System bestand im wesentlichen aus zwei gegentiberliegenden Kristallen,
die tber eine Koinzidenzschaltung verkntpft waren und um den Patienten gedreht wur-
den. Solche Systeme waren aber nur zur planaren Darstellung der Verteilung der
Positronenstrahler geeignet. Kuhl stellte 1962 als erster einen transversalen To-
mographen mit zwei kollimierenden Kamerakdpfen vor (Kuhl et al 1962), der sowonhl
eine lineare Bewegung als auch die Drehung um den Patienten erlaubte. Die erste ring-
formige Detektoranordnung mit 32 Natriumjodidkristallen im Koinzidenzbetrieb zur
transversalen PET des Gehirns wurde von Rankowitz et al (1962) und Robertson et al
(1962, 1973) beschrieben. Weitere PET-Scanner wurden in den Jahren 1971 von Muehl-
lehner et al (1971) und von Todd-Pokropek (1972), von Burham et al (1972), sowie
1973 von Anger (1973), Bowley et al (1973) und von Tanaka (1973) entwickelt. Das
Anwendungsgebiet dieser Gerdte war jedoch aufgrund der geringen Zahlrate und der
unzureichenden Rekonstruktionsalgorithmen stark limitiert.
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Die PET ist nur durch das Zusammenwir-
ken vieler verschiedener Disziplinen moglich (s.
| Abb. links). Thr Durchbruch wurde erst durch
zwei entscheidende Entwicklungen ermdglicht:
Die erfolgreiche Synthetisierung und Applikation
von mit ‘®F markierter Fluordeoxyglukose (*°F-
FDG) von Reivich et al (1977) und Ido et al, so-
AbD. Zusammenwirken verschiedener Dis- \yie dem Aufbau eines serienreifen PET-Scanners
ziplinen bei einer PET-Untersuchung. . .
im Jahre 1975 von Ter-Pogossian et al (1975),
Phelps et al (1975) und Hoffmann et al (1976).

Der Fortschritt der Tomographie hangt allerdings nicht nur von der Entwicklung
der Messtechnik ab, sondern in betrachtlichem Mal3e auch von den zur Verfligung ste-
henden Bildrekonstruktionsalgorithmen. Das Messergebnis in der PET besteht aus der
Information, welche Detektorpaare wie oft in Koinzidenz ausgel6st wurden. Ein Detek-
torpaar spannt eine sogenannte KoinzidenZinie auf. Wie in der Computertomographie
liegt die gesuchte Information somit nur als Integral entlang dieser Linie vor. Die Auf-
gabe der Bildrekonstruktion ist es, aus diesen Linieninformationen die
Punktinformationen, in diesem Fall die Aktivitatsvertellung im Korperinneren, zu be-
rechnen. Eine analytische Ldsung des Problems, wie man von den Projektionen auf die
urspringliche Verteilung schlief3en kann, wurde bereits 1917 von Radon vorgeschlagen
(Radon 1917). Eine erste Rekonstruktion in der Medizin, basierend auf dem Prinzip der
einfachen Ruckprojektion von Projektionsdaten aus Schichtbildaufnahmen, stellte OlI-
dendorf (1961) vor. Eine wesentlich verbesserte Rekonstruktion entwickelte Cormack
1963 und erweiterte damit die Einsatzmdglichkeiten der tomographischen Geréte zu
diagnostischen Zwecken. Der erste kommerziell einsetzbare Rontgencomputerto-
mograph wurde 1972 von Hounsfield vorgestellt (Hounsfield 1972, 1973). Seit dieser
Zeit wurden verschiedene Techniken der Bildrekonstruktion entwickelt und optimiert.
Fur die Problemstellung in der PET, bel der die Messgrofie starken statistischen
Schwankungen unterworfen ist, bei einer gleichzeitigen Minimierung der Strahlenbelas-
tung (d. h. einer sehr geringen Z&ahlrate), haben sich iterative Rekonstruktionen als
besonders vortellhaft herausgestellt. Ganz wesentlich fur die Weiterentwicklung der
PET war und ist die zur Verfiigung stehende Rechenleistung. Eine Ubersicht tiber den
aktuellen Stand der Technik findet sich in Townsend et al (1998).
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Neben den rein technischen Herausforderungen, die man in der Tomographie im
Laufe der Zeit versuchte zu beherrschen, gilt es auch, die durch die physikalischen
Wechselwirkungen auftretenden und den Messprozess stérenden Probleme zu |6sen. Im
Gegensatz zum konventionellen Rontgen, bei dem der Rontgenstrahl durch die Wech-
selwirkung mit der zu untersuchenden Materie die Information Uber die Dichte der
Materie aufnimmt, ist diese Wechselwirkung in der PET unerwiinscht. Jedes Mal, wenn
ein Photon im Objekt gestreut wird, andert es seine Richtung und fuhrt zu einem ver-
falschten Messergebnis. Fur die Quantifizierung der Aktivitétskonzentrationen, dem
eigentlichen Ziel der PET, ist es deshalb nétig, die gemessenen Rohdaten geeignet zu
korrigieren. Besonders bei ausgedehnten Messobjekten, wie im Falle einer Ganzkorper-
aufnahme, ist eine Streukorrektur zwingend, da ansonsten die lokale
Aktivitétsverteilung deutlich unter- oder Uberschétzt werden kann, was wiederum zu
einer falschen medizinischen Diagnose fuhren kann (Bellemann et al 1994)

Ein sehr méchtiges Werkzeug zur Untersuchung von Streuprozessen ist die Simu-
lation mit Hilfe der Monte-Carlo-Methode. Wéahrend es experimentell nicht oder nur
sehr schwer moglich ist, zwischen ungestreuten und gestreuten Ereignissen zu unter-
scheiden, erlaubt die MC-Methode die Unterscheidung der Ereignisse in der
gewtnschten Art und Weise. Bisherige Arbeiten haben die Machtigkeit dieser Methode
bei der Charakterisierung und Quantifizierung der Streustrahlung aufgezeigt (Adam et
al 1999). Die Ergebnisse legen die Verwendung von MC-Simulationen als
Vorwaértsprojektion in der iterativen Bildrekonstruktion nahe. Auf diese Weise kdonnte
der gesamte Bildgebungsprozess des jeweiligen Tomographen simuliert werden. Die
dafuir erforderliche Rechenzeit wirde aber die Anwendbarkeit dieses Verfahrens in der
klinischen Routine erheblich einschranken oder gar verhindern. Zur Berechnung der
Streuverteilung bietet sich daher immer noch die Verwendung geeigneter physikalischer
Modelle an.

Ziel dieser Arbeit war die Verwendung eines solchen Modells in der iterativen
Bildrekonstruktion. Dieses Ziel wurde in zwei Schritten erreicht: Zunéchst wurde eine
neue, rechenzeitoptimierte Implementierung des Single Scatter Simulation Algorithmus
entwickelt, die an die besonderen Gegebenheiten in der iterativen Bildrekonstruktion
angepasst ist. Im zweiten Schritt wurde das Streumodell in einen iterativen Rekonstruk-
tionsalgorithmus integriert.

Der Aufbau der Arbeit ist wie folgt: Im ersten Kapitel werden die allgemeinen
physikalischen Grundlagen der PET vorgestellt, angefangen bei der Erzeugung der ra-
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dioaktiven Isotope Uber die Entstehung des Positrons aus dem S-Zerfall bis hin zur
Wechselwirkung der Annihilationsphotonen mit Materie. Das darauf folgende Kapitel
ist der Beschreibung der Funktionsweise der Positronenemissionstomographie gewid-
met, sowie dem Aufbau der Tomographen und der Datenerfassung. Ein weiterer
Abschnitt ist einer Einfihrung in die Methoden der analytischen und iterativen Bildre-
konstruktion gewidmet. Im dritten Kapitel wird das entwickelte Streukorrekturmodell,
sowie die Einbindung in die iterative Bildrekonstruktion beschrieben. Der Ergebnisteil
gibt die Resultate der Streukorrektur fir verschiedene Phantommessungen wieder. Das
abschlief3ende Kapitel fasst die wichtigsten Ergebnisse nochmals zusammen und gibt
einen Ausblick auf zukiinftige Arbeiten. Der Anhang enthalt eine Ubersicht iber die
gangigen Positronenemitter in der Medizin.
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1. Grundlagen

1.1.Produktion der Positronenstrahler

Das Ziel der Nuklearmedizin ist die Beobachtung interner Lebensvorgénge ohne Ein-
griff in den Organismus. Deshalb sollen die mit radioaktiven Isotopen markierten
Substanzen das biochemische Verhalten des Molekdils nicht veréndern, die natirlichen
physiologischen Konzentrationen nicht stéren und die emittierte Strahlung muss stark
genug sein, um den Korper zu durchdringen. Dies fuhrt nahezu zwangslaufig auf die
Verwendung von positronenemittierenden I sotopen. Die am héufigsten zur Markierung
verwendeten S'-emittierenden Atome sind Kohlenstoff (*'C), Stickstoff (**N), Sauer-
stoff (**0) und Fluor (*®F). Die ersten drei Isotope gehdren zugleich zu den in
organischen Verbindungen am haufigsten vorkommenden Elementen. Mit **F kénnen
Wasserstoff- oder Hydroxylgruppen ersetzt werden. Die injizierten Substanzmengen
liegen im Bereich von nmol bis pmol.

Die Produktion der meisten Radionuklide erfolgt durch den Beschuss stabiler |so-
tope mit schweren geladenen Teilchen (z. B. Protonen, Deuteronen, a-Teilchen). lhre
notwendige Energie erhalten die Geschossteilchen in einem Teilchenbeschleuniger. Zur
Herstellung der PET-Nuklide werden nahezu ausschliefdlich Zyklotrone verwendet. Bis
vor wenigen Jahren dienten sie ausschlief3lich zur Beschleunigung positiv geladener
Teilchen. In jungster Zeit werden gerade fUr den PET-Bereich auch Zyklotrone fir die
Beschleunigung negativ geladener lonen oder Teilchen wie z. B. H™ oder D™ gebaut. |hr
Vorteil besteht in der einfachen Auskoppelung des Strahls. Anstatt durch eine aufwen-
dige Technik das Magnetfeld lokal umzukehren, um die Teilchen auszukoppeln, gentigt
es, mit einer diinnen Folie im Strahlengang die Elektronen abzustreifen (,, strippen’).
Die Bahn der weiterfliegenden, nun aber positiv geladenen lonen bzw. Teilchen wird
durch das Magnetfeld nach auf3en gelenkt. Typische Zyklotrone fir die Anwendung im
PET-Bereich liefern Teilchenstrahlen mit einer Energie von 10-20 MeV.

Weitere Mdglichkeiten, S-emittierende Radionuklide herzustellen, bestehen im
Beschuss stabiler Isotope mit Neutronen, was z. B. in einem Reaktor erfolgen kann,
sowie in der Ausnutzung natrrlich vorkommender Zerfallsreihen. Dabel produziert man
zuerst ein Mutternuklid, das dann spéter in ein S-emittierendes Tochternuklid zerfallt.

Eine der grofiten Herausforderungen stellt die sofortige Weiterverarbeitung der

| sotope direkt nach der Produktion dar, da die meisten in der Nuklearmedizin verwende-
ten I sotope mit typischen Halbwertszeiten von 2 bis 200 Minuten relativ kurzlebig sind.
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1.2.Der Zerfall

Die Anzahl dN der zerfallenden Atomkerne pro Zeiteinheit dt ist proportional zur An-
zahl der vorhandenen Atomkerne N. Dies wird durch die Gleichung dN =-ANdt
beschrieben, wobel A die Zerfallskonstante ist. Die Lésung liefert das bekannte Zer-
fallsgesetz

N(t)=N(0)e™, (11)
das bereits 1902 von Rutherford und Soddy gefunden wurde. Der Zerfall erfolgt rein

statistisch, so dass auch die Beobachtung dieses Prozesses statistischen Schwankungen
unterliegt.

Fur Zerfélle, die Gleichung (1.1) unterliegen, ist die Wahrscheinlichkeit der Beo-

bachtung von n Zerféllen in einem Zeitintervall At <<% durch die Poisson-Verteilung

p(nat) ="

o e (1.2)

gegeben, mit der mittleren Anzahl m von Zerféllen pro Zeitintervall. Die Standardab-
weichung, die in der PET vor alem bei der Gewichtung der Messdaten wahrend der

Bildrekonstruktion eine wichtige Rolle spielt, ist durch o = Jm gegeben.

Der Zerfall wurde zwar bereits zum Ende des vergangen Jahrhunderts gefunden.
Die Erklérung des kontinuierlichen Energiespektrums stellte allerdings lange Zeit eines
der ungelosten Rétsel der Physik dar. Das Energiespektrum konnte schlief3lich dadurch
erklart werden, dass von Pauli und Fermi ein weiteres, bis dato unbekanntes, Teilchen
postuliert wurde, welches die Energiebilanz wiederherstellt, bis es 1956 direkt nachge-
wiesen wurde: Das Neutrino. Mit der spateren Einfihrung des Sandardmodells zu
Beginn der siebziger Jahre wurde dann auch der entsprechende theoretische Rahmen
hierfr geschaffen (s. z. B. Nachtmann 1991).

Im Rahmen dieser Theorie stellt sich der #Zerfall als der Ubergang eines d- in
ein u-Quark unter Aussendung eines Elektron-Neutrino-Paares dar:

d-ut+e +v,. (1.3)

Beim Zerfall eines Neutrons in ein Proton im Atomkern, findet diese Reaktion fir ein
gebundenes d-Quark statt (s. Abb. 1.1):

N~ (ddu) - (p~ (duu)) +e” +v, (1.9
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Abb. 1.1. Feynman-Diagramme des 3-Zerfalls (links) und des 3*-Zerfalls (rechts) tiber den
Austausch des entsprechenden W-Bosons.

Der 3 -Zerfall kann analog durch
p~ (duu) - (n~(ddu))+e" +v, (1.5

erklart werden.

1.3. Reichweite der Positronen

Die eigentliche Messsonde in der PET ist das Pharmakon, an das das radioaktive | sotop
ankoppelt wurde. Je weiter sich das Positron aus dem S -Zerfall vom Zerfallsort weg-
bewegt bevor es zerstrahlt, um so groéf3er wird der Fehler bei der Bestimmung des Ortes,
an dem sich das Pharmakon im Patient befindet. Kenntnisse Uber die Art und Form der
Wechselwirkungen der emittierten Positronen mit Materie sind daher von besonderem
Interesse.

Fur den bei der PET relevanten Energiebereich der Positronen von wenigen keV
bisca. 2 MeV (s. Tabelle B.1, S. 83) sind die mal3geblichen Wechselwirkungen der Po-
sitronen elektromagnetischer Natur:

Absorber

eintallende

i

Positronen transmittierde

. Positronen

C ——
C—

L
B —.

6 c—
7 —

mittlere

o
—_—

Reichweite

extrapolierte
.................................................................... Reichweite

o
o
T

Intensitoet I, Intensitaet T{Ax)

Transmissionswahrscheinlichkeit

A

g RS
5 6 7
Absorberdicke [a.u.]

0 A I N N W Y T N 0 W P 1 N 21 Al M |

0 1 2 3 4

Abb. 1.2. Bestimmung und Definition der mittleren und der extrapolierten Positronenreichweite.
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a) Elektron-Positron- oder BhabhaStreuung c) Bremsstrahlung
b) elastische Streuung am Atomkern oder Mott-Streuung
Eine ausfuhrliche und leicht verstéandliche Beschreibung dieser Wechselwir-
kungsprozesse findet man z. B. in Nachtmann (1991).

Bei der Reichweitenbestimmung beschiefst man eine geniigend ausgedehnte Platte
aus dem zu untersuchenden Material und misst, wie viele Teilchen in Abhéngigkeit von
der Absorberdicke auf der anderen Seite der Platte noch ankommen (s. Abb. 1.2). Die
Reichweite der Positronen bis zur Annihilation ist durch die vielfaltigen Richtungsande-
rungen nicht identisch mit der zuriickgelegten Wegstrecke der Teilchen. Man
unterscheidet bei der Definition der Reichweite die zwei Begriffe mittlere Reichweite R
und extrapolierte Reichweite Re. Abbildung 1.2 liefert die Definition der beiden Gro-
3en und verdeutlicht zugleich den prinzipiellen Unterschied. Unter der Reichweite R der
Positronen versteht man i. a. die extrapolierte Reichweite.

In Abb. 1.3 ist die Reichweite R in Abhangigkeit von der Maximalenergie der e-
mittierten B-Teilchen gegeben. Fir den Energiebereich von 10 keV bis 2,5 MeV qilt fur
die Reichweite ndherungsweise (Gubernator 1958):

R [i} = 0,773(E, , [MeV] (16)
cm
R, {i} = 0,759(E, _ [MeV] (1.7)
pOStrOn 2 ! max *
cm

Die materialspezifische Reichweite erhélt man, indem man Reexron DZW. Rgositron durch
die Dichte des Materials teilt. Aufgrund der unterschiedlichen Ladung weicht die

Llektranen-Reickweite g/em? T

02 w7 10 Vi
N 10— —— — 7
N
Ky 8
N L ' T
N 5, roe
S F ANl & K
N b S .98 z
B Y e 9% -
i L0 L 70 9% et
. = - g .:gg = -~
o ot N 70 7
1w -~ Lrergie MeV
e ’/
& ////’ i
01 42 P i BT o 1 0
/s w7

0 07z
Flektronen-Reichweite - gfem? I
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ge Verhdtnis der Positronen- zur Elektronenreichweite(rechts) (Neuert 1966).
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Reichweite der Positronen etwas von der der Elektronen ab. Dieser Zusammenhang ist
ebenfalls in Abb. 1.3 dargestellt. Oberhalb von 1 MeV sind die Abweichungen kleiner
als 2 %, wahrend bei kleineren Energien der Unterschied bis auf 10 % anwachst.

Eine Mdglichkeit, die Reichweite der Positronen zu reduzieren, ist durch die
Verwendung externer Magnetfelder gegeben. Das Magnetfeld bewirkt, dass das Po-
sitron auf eine Kreisbahn gezwungen wird, wobei es zwar die gleiche Wegstrecke in der
Materie zurlcklegt, sich im Mittel aber weniger weit vom Zerfallsort wegbewegt. Ein
aktueller Artikel dazu findet sich bei Hammer (1995).

1.4.Das Positronium

Der Wirkungsquerschnitt fir die direkte Annihilation eines Positrons mit einem Elekt-
ron ist sehr klein, so dass freie Positronen zuerst durch die Wechselwirkung mit der
umgebenden Materie fast bis zur Ruhe abgebremst werden, bevor sie mit einem Elekt-
ron einen wasserstoffahnlichen Bindungszustand, das sogenannte Positronium,
eingehen. Dieses System ist nicht stabil und zerstrahlt nach kurzer Zeit in mindestens
zwei Photonen. Die Annihilation in nur ein Photon ist aufgrund der Energie- und Im-
pulserhaltung nicht moglich. Bei der Bildung des Positroniums kdnnen die Spins des
Elektrons und des Positrons auf vier verschiedene Arten kombiniert werden: 11, 14,
11, 1l. Daraus resultieren ein Singulett-Zustand mit Spin S=0 und drei Triplett-
Zustande (ms<=+1,0,-1) mit Spin S=1. Die Bildungswahrscheinlichkeit fir einen Singu-
lett-Zustand betragt daher 1/4, fur einen Triplett-Zustand 3/4. Da der Zerfall des
Positroniums aber nahezu ausschlief3lich aus dem Grundzustand heraus erfolgt, d. h. der
Drehimpuls L=0 igt, kann der Singulett-Zustand mit einem Gesamtdrehimpuls L+S=0
nur in eine gerade Anzahl von ys zerfallen, der Triplett-Zustand nur in eine ungerade
Anzahl von ys. Beobachtet werden fast ausschliefdlich Zerfélle in zwei oder drei ys, da
Prozesse mit €" € — nly (n>3) zwar moglich sind, aber ihre Wahrscheinlichkeit ~a" ist
und sie zudem stark phasenraumunterdriickt sind (a = 1/137, Sommerfeld'sche Fein-
strukturkonstante). Die genaue Berechnung der entsprechenden
Ubergangswahrscheinlichkeiten finden sich z.B. in (Nachtmann 1991, Lohrmann 1986,
Mayer-Kuckuk 1985).

Die zwei s, die aus dem Zerfall des Singulett-Zustandes stammen, fliegen in ent-
gegengesetzter Richtung auseinander, wobei jedes y eine Energie von 511 keV besitzt.
Die kinetische Energie des Positroniums von ca. 5-10 keV fihrt dabei zu einer Abwei-
chung von der exakten Kollinearitét der Photonen von bis zu +0,5". Das Triplett zerfallt
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e(pw) (ki) e(pJ y(ky)

Abb. 1.4: Die Feynman-Diagramme niedrigster Ordnung fir die Elektron-Positron-Annihilation in zwei
(links) und drel (rechts) Photonen.

in drei ys, die die Energie beliebig unter sich aufteilen konnen und deshalb ein kontinu-
ierliches Spektrum besitzen. Die Lebensdauer des Singuletts (7=1,25010") ist
alerdings um drei GréRenordnungen kleiner als die des Tripletts (7=1,39110’s). Durch
Absorption bzw. Emission von y-Quanten oder durch Austausch des Elektrons durch ein
Elektron mit entgegen gesetztem Spin kommt es zu Ubergangen von Singulett- in
Triplett-Zustande und umgekehrt. Die Wahrscheinlichkeit fiir einen Ubergang ist in
beide Richtungen gleich. Die wesentlich kirzere Lebensdauer der Singulett-Zusténde,
sowie der dreimal grof3eren Bildungswahrscheinlichkeit fir ein Triplett gegentber ei-
nem Singulett, fuhrt allerdings dazu, dass der Zerfall in zwei ys ca. 300 mal haufiger
vorkommt als der Zerfall indrei ys.

1.5.Wechselwirkung von Photonen mit Materie

In den Detektoren eines PET-Scanners werden die Photonen aus dem Positronen-Zerfall
nachgewiesen. Da die Photonen aber keine eigene Messaufgabe haben, wie z. B. bei
einer Rontgenaufnahme durch die Schwachung der Intensitét, sondern nur die Informa-
tion Ubermitteln sollen, wo der Positronium-Zerfall stattgefunden hat (s. u.), ist man an
einem moglichst ungestorten Signal interessiert. Die in Betracht kommenden Wechsel-
wirkungen fur Photonen mit Materie sind:

a) Elastische oder Rayleigh-Streuung c) Comptoneffekt

b) Photoeffekt d) Paarbildung

Die Paarbildung scheidet allerdings gleich wieder aus, da die dazu benétigte Ener-

gie mindestens doppelt so grol3 sein muss, wie ein einzelnes Annihilationsphoton mit
511 keV besitzt.
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Rayleigh-Streuung

Bei der Rayleigh-Streuung streut das Photon elastisch an den Elektronen eines Atom-
oder Molekilverbandes. Dabei verliert das Photon keine Energie, sondern éndert nur
seine Richtung. Bei einer Energie von 511 keV erfolgt die Streuung hauptsachlich in
Vorwaértsrichtung und hat in Kohlenstoff einen Anteil von < 0,5 % in Blei von < 4,9 %.
Die Rayleigh-Streuung der Annihilationsquanten ist deshalb von untergeordneter Be-
deutung.

Photoeffekt

Beim Photoeffekt wird das Photon vollstandig durch das Elektron absorbiert. Aufgrund
der Energie- und Impulserhaltung kann dieser Effekt aber nur an gebundenen Elektro-
nen stattfinden, da das Restatom den Uberschiissigen | mpulsiibertrag aufnehmen muss.
Dabel wird entweder das Elektron auf ein htheres Energieniveau gehoben oder, wenn
die Photonenergie grofer as seine Bindungsenergie ist, emittiert. Bel kleinen Energien
erhalt man fur den Wirkungsquerschnitt o in Born'scher Naherung:

5
o=4G6/2@* woa(zi? (1.8)
E, /mc? )

mit dem klassischen Thomson-Streuquerschnitt fur ein freies Elektron gy, gegeben

durch: o, =8/3m¥? =6,65[10°cm*, r. der klassische Elektronenradius —mit

2

re :e—z =2,82fm, der Kernladungszahl Z, der Photonenergie E, und der Ru-
4ame, lin.c

hemasse des Elektrons m.. Bel einer Photonenergie von 511 keV st die
Wahrscheinlichkeit fur einen Photoeffekt im Weichteilgewebe (= Wasser) gegentiber
dem Comptoneffekt (s. u.) vernachlassigbar gering. Da der Wirkungsquerschnitt aber
mit der flinften Potenz von Z wéchst, gewinnt der Photoeffekt vor allem bei Materialien
mit einer hohen Kernladungszahl an Wichtigkeit (s. Abb. 1.5, links). Dies versucht man
beim Bau der Detektoren durch die Verwendung von Szintillationskristallen mit einem
maoglichst hohen Z auszunutzen. Der Photoeffekt bildet den grofiten Anteil am Gesamt-
wirkungsquerschnitt fir niederenergetische Photonen (s. Abb. 1.5, rechts). Da dlerdings
die untere Energieschwelle eines PET mindestens 200 keV betrégt, ist diese Wechsel-
wirkung bei Weichteilgeweben aul3erhalb des relevanten Energiebereiches.
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Compton-Streuung

Die Compton-Streuung ist die dominierende Wechselwirkung der Photonen bel der PET
(s. Abb. 1.5) und wird deshalb im Folgenden etwas genauer betrachtet. Bei der Comp-
ton-Streuung handelt es sich um die inelastische Streuung eines Photons an einem freien
(oder quasifreien) Elektron.

Die Kinematik des Prozesses l&sst sich aus der Energie- und Impulserhaltung
ableiten. Die Viererimpulse im Laborsystem (s. Abb. 1.6) in dem das Elektron vor dem
Stoss ruht, sind:

2.2 =12 J
p:mc,p'= m’c® + p ,k:L?,k’:L?,, (1.9)
0 of k k

wobel o= |k| und @'= |K'| gilt. Die Erhaltungssétze fir Energie und I mpuls lauten dann:

mc+w=mc?+p'2 +@ und k= p' +k'. (1.10)

Nach ein paar einfachen Umformungen und mit w=2z//. sowie dem Streuwinkel & ,

ergibt sich fur die Differenz zwischen den Wellenldngen des einfallenden und ausfal-
lenden Photons folgende Beziehung:

2nlh

o (1~ coss, ). (1.12)

A-A=

h bezeichnet man dabei als Compton-Wellenlange. Mit E=h[V = % folgt fur die

mc
Energie des ausfallenden Photons:

-
°

T LILSLILRRR LS T TTrrrrm T TTTTTTaT rrrrrrmT
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Abb. 1.5. Links: Dominante Wechselwirkung des Photons in Materie in Abhangigkeit der Photonenergie
und der Kernladungszahl. Auf den Kurven sind die Anteile identisch. Rechts: Massenabschwéchungsko-

effizienten (Hendee and Ritenour 1992)



14 Grundlagen

Restenergie des Photons [keV]
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Abb. 1.6. Compton-Streuung im Laborsyss  Abb. 1.7. Abhéngigkeit der Energie des gestreuten Photons
tem. vom Streuwinkd fur ein einfallendes Photon mit 511 keV.

E = E | (1.12)

1+ni2(1—cosﬁy)

Da fiir ungestreute Photonen aus der Elektron-Positron-Annihilation E = mc?gilt, ver-

einfacht sich Gleichung (1.12) zu

E' E

= . 1.13
2—cos:9y ( )

Die Energieverteilung in Abhangigkeit vom Streuwinkel ist in Abb. 1.7 grafisch darge-
stellt. Von besonderem Interesse fur das in dieser Arbeit verwendete Streumodell ist die
Wahrscheinlichkeit fir die Compton-Streuung der Photonen, die durch den Wirkungs-
guerschnitt bestimmt wird. Fir unpolarisierte Elektronen und Photonen erhdt man
durch Anwendung der allgemeinen Feynman-Regeln fur den differentiellen Wirkungs-
guerschnitt die zuerst von Klein und Nishina (1929) abgeleitete Formel:

2 ’ a?({l-cosd, )
g_g:%[(a+coszz9y{l+ (1_1 5 )} {1+(1 = : 3 »(1V) oy )}. (1.14)
all-cosd, +a(l-cosd, J\L+cos”J,
Dabei sind ¢, und 2 der Streuwinkel bzw. Raumwinkel fir das Photon im Laborsys-

tem, r. der klassische Elektronenradius, Mit a wird das Verhdltnis von einfallender
hv
m.c

Photonenenergie zur Ruheenergie des Elektrons a = bezeichnet.

2

Zur weiteren Vereinfachung flhren wir das Verhéltnis von gestreuter zu einfal-
lender Photonenenergie P ein:
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E 1

p=—= , 1.15
E 1+ a(l— cosﬁy) (119

Damit nimmt Gleichung (1.14) eine besonders handliche Form an:
—=—=(P-P*sn®8, +P°|. 1.16

Von Interesse ist weiter der totale Wirkungsguerschnitt. Durch Integration von Glei-
chung (1.14) Gber ale Winkel erhalt man:

do
Ou =] dQ-_ . (1.17)

Da der differentielle Wirkungsquerschnitt nur vom Winkel J, abhangt, kénnen wir
dQ = 2mrsin$, [dJ, schreiben und das Integral (1.17) berechnen:

0, = [0, 2rmsing, 52 =3, D{[“f’ j[2(1+a)—lnl+2aJ+lnl+2a : 1+3az}- (L18)
: do 4 a’ N\ 1+2a a 20 (1+2a)

Eine Trennung der ungestreuten und der gestreuten Photonen wére im Prinzip mit Hilfe

einer geeigneten Energiediskriminierung der in den Detektoren nachgewiesenen Photo-

nen moglich. Wie sich jedoch aus den obigen Gleichungen ergibt, muss dazu die untere

Energieschwelle sehr hoch gewahlt werden. Um z. B. Photonen zu unterdriicken, die

unter einem Winkel von J, >15° gestreut wurden, ist eine untere Energieschwelle von

496 keV notwendig. Da aber
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160° A [ 2N ‘\ 200 e
.'m ””i,?}\\ zeitig einen zu grofen Verlust
e .'..QQ’: ,,:%‘ 1*yon ungestreuten Ereignissen

‘\
, » \\
I o ~._=>§.'”/ T s \f; J‘jo bedeuten, so dass dieser Weg
of T;:g:n ] ., \ ross- . . .
° -‘ ' ////ﬂ\\\ S J section*  njcht praktlkabel it und es

NSRS
W i @’/// einer geeigneten Streukorrek-

<

160 [\ N RN 20 tur bedarf
\ ) = ur art.
OHITTERL

150 g \\ / *U . _26 2 1 -1 30°

nit = 107 cm* electron™' sr
s LA X

140° 130° 120°  110° 100° 90° 80° 70° 60° 50° 40°

Abb. 1.8. Differentieller Wirkungsquerschnitt der Comptonstreu-
ung fur verschiedene Photonenenergien (Zombeck 1990).



Die Positronenemissionstomographie

2. Die Positr onenemissionstomogr aphie

2.1.Prinzip der PET

Beim Positronium-Zerfall werden die Photonen gleichzeitig emittiert. Das bedeutet,
dass die Photonen auch zeitlich korrdiert in den Detektoren ankommen. Diese Tatsache

macht man sich bei der Koinzidenzmesstechnik zunutze: Misst man nacheinander zwei
Photonen, so werden sie als mit hoher Wahrscheinlichkeit zusammengehdrig erkannt,

wenn ihr zeitlicher Abstand At kleiner ist als das Koinzidenzzeitfenster 2t. Das Koinzi-

denzzeitfenster berticksichtigt dabel
sowohl die unterschiedliche Flug-
zeit der Photonen als auch die
unterschiedliche Verarbeitungsdau-
er in der Messelektronik. Abbildung
2.1 zeigt ein Beispiel fur einen ein-
fachen Koinzidenzdetektor. Den
Bereich, in dem der Zerfall des Po-
sitroniums stattgefunden hat, erhélt

Koinzidenzschaltung

v

Zahler

Abb. 2.1. Zum Grundprinzip der PET: Einfacher Koinzi-
denzdetektor mit dazugehdriger Koinzidenzschaltung.

man, indem man die Verbindungslinie zwischen den Detektoren A und B rekonstruiert.
Eine solche Verbindungslinie, die stellvertretend fur den gesamten Verbindungsbereich

sent und somit ein Volumen be-
schreibt, nennt man KoinzidenZinie
(KL) bzw. im englischen line of res-
ponse  (LOR). Durch  diesen
Messaufbau findet also eine elektroni-
sche Kollimierung des sensitiven
Bereiches auf den Bereich zwischen
den zwei Detektoren statt. Findet der
Zerfal des Positroniums, wie z. B.
beim Ereignis 2 in Abb. 2.1, aul3erhalb
dieses Bereiches statt, dann erreicht
hochstens eines der beiden Photonen
einen Detektor und das Ereignis wird
verworfen. Um einen grofReren Mess-

Messprinzips mit eéinem Ringdetektor.
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- 2r >

Abb. 2.3. Verdeutlichung der Wirkungsweise der Septen. Sinn der Septen ist es, moéglichst nur Ereig-
nisse innerhab einer Schicht zu erfassen (1). Durch die Septen werden sowohl gestreute (3) a's auch
zufédllige (2 und 2') Ereignisse unterdriickt. Fir ein Zylinderphantom gelten folgende Zusammenhange
zwischen den Z&hlraten und der Detektorgeometrie;

d 2
Echte Koinzidenzen: TO—

r

d 3
Gestreute Koinzidenzen: SO _Eﬂ

r

d 4
Zuféllige Koinzidenzen: RUO—

Anzahl der Detektoren, die man entweder planar, ringférmig oder in einer Kombination
aus beidem (z. B. in Form eines Achteck) anordnet. In Abb. 2.2 ist das Messprinzip fir
einen ringférmigen Tomographen dargestellt.

Da die ersten PET-Tomographen reine 2D-Geréte waren, wurden zusétzlich in
den Detektorring abschirmende Bleche aus Blei oder Wolfram integriert, um den st6-
renden Einfluss von Ereignissen zu unterdriicken, die nicht aus der durch den
Detektorring definierten Ebene stammen. Abbildung 2.3 demongtriert die Funktions-
weise dieser sogenannten Septen, die die geometrische Fokussierung auf eine Ebene,
die Direktschicht, unterstitzen. Bei modernen Tomographen werden gleich mehrere
Detektorringe hintereinander angebracht, damit ein groReres Volumen erfasst werden
kann, ohne dass das Messobjekt verschoben werden muss. Eine entscheidende Erho-
hung der Sensitivitdt wird dadurch allerdings noch nicht erreicht, da weiterhin
vornehmlich Ereignisse registriert werden, die in den Direktschichten liegen.

Die Beschrankung der Koinzidenzmessung auf die Direktschichten stellte sich
schnell als limitierend fur eine weitere Verbesserung der Sensitivitét heraus, da alle Po-
sitronenzerfalle, die schrag zur Detektorebene stattfinden, unberticksichtigt bleiben. Mit
zunehmender Verfeinerung und Miniaturisierung der Messelektronik wurde der Uber-
gang von 2D zu 3D-Messungen mdglich, bestehend darin, dass nicht nur Koinzidenzen
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zwischen Detektoren auf dem gleichen Ring, sondern auch zwischen Detektoren auf
verschiedenen Ringen zugelassen sind. Die Zahl der moglichen Koinzidenzlinien erhdht
sich dadurch erheblich. Die zusétzlich gewonnenen Ereignisse konnen in der anschlie-
Benden Bildrekonstruktion verwertet werden und ermdglichen eine deutlich bessere
Bildqualitét bei gleichbleibender Dosisgabe.

2.2.Erfassung der Messdaten

Die PET-Datenakquisition setzt sich aus einer Vielzahl einzelner Koinzidenzmessungen
zusammen. Sobald ein Detektorpaar eine Koinzidenz registriert hat, muss dieses Ereig-
nis in den Speicherbereich des angeschlossenen Rechners geschrieben werden, damit
die entsprechende logische Schaltung wieder frei wird zur Registrierung weiterer Ereig-
nisse. Dies kann auf zwei verschiedene Arten geschehen: Den Histogrammt+ und den
Listmodus. Im Listmodus werden alle registrierten Ereignisse einfach sequentiell als
Listeneintrage weggeschrieben. Zum Eintrag gehtren die Nummern der beteiligten De-
tektoren. Weitere Informationen wie Zeitmarken oder die deponierte Energie kdnnen
ebenfalls vermerkt werden. Im Histogrammmodus wird fir jede mogliche Koinzidenz-
linie eine eigene Speicherzelle reserviert und mit Null initialisiert. Tritt auf einer KL ein
Ereignis ein, wird der Wert in der entsprechenden Speicherzelle um Eins erhoht. Inte-
ressiert man sich ausschliefdlich fir die Zahl der registrierten Ereignisse pro KL, ist der
2-Ring-Tomograph 32-Ring-Tomograph

Direktschicht Kreuzschicht
SIS
S

%
=
-

=
=
-

Abb. 2.4. Aufbau eines Mehrringtomographen. Bei einem typischen Zweiringtomographen sind die Sep-
ten fest montiert, wahrend bei einem modernen Multiringtomographen die Septen ein- und ausgefahren
werden konnen. Die Aufnahme kann daher sowohl im 2D-Modus a's auch im 3D-Modus erfolgen. Die
Grafik verdeutlicht weiter den Unterschied zwischen Kreuz- und Direktschicht. Jeweils zwei Kreuz-
schichten werden zu einer Direktschicht zusammengefasst, die genau zwischen zwei benachbarten
Detektorringen liegt. Der erfasste Raumwinkel ist dabel doppelt so grofl3 wie bei einer Direktschicht.
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Histogrammmodus die Methode der Wah.

Die Zéahlrate fur eine gegebene KL ist ein Mal3 fir die Gesamtaktivitét, die sich
langs dieser Linie im Objekt befindet. Genauer: Durch die Messung der Koinzidenz-
zéhlrate wird eine Schatzung des Linienintegrals langs der KL durch die
Aktivitétsverteilung im Objekt gewonnen. Aus einer Vielzahl von Linienintegralen
durch eine gegebene Verteilung lasst sich die urspringliche Verteilung mit geeigneten
Verfahren rekonstruieren (siehe Kapitel 2.7, S. 28). Dies ist das Grundprinzip der meis-
ten tomographischen Verfahren. Die gemessenen KL werden zur Weiterverarbeitung in
geeigneter Weise zu sogenannten Projektionen zusammengefasst. Hierbei gibt es leichte
Unterschiede je nach Typ und Betriebsart des Scanners, auf die im Folgenden naher
beschrieben werden.

Wie man Abb. 2.4 entnehmen kann, besitzt jede Schicht eine gewisse Dicke, so
dass bei einer Aufnahme immer die Aktivitét in einem bestimmten Volumen gemessen
wird. Klassisch spricht man von einem 2D-Tomographen, wenn er nur wenige Ringe
hat, die zudem durch massive Blenden voneinander getrennt sind, so dass nur transaxia
le Schichten gemessen werden. Vom einem 3D-Tomographen spricht man, wenn er aus
vielen Ringen aufgebaut ist und Koinzidenzen zwischen beliebigen Ringen zulassig
sind. Hier unterscheidet man zwischen einem 2D-Modus, bei dem zusétzlich Blenden
ins Gesichtfeld gebracht werden und nur die Koinzidenzen in den transaxialen Schich-
ten registriert werden, und einem 3D-Modus, bei dem man ohne Blenden arbeitet und
beliebige Ringkombinationen zul&ssig sind.

2.2.1. 2D-Mobus

In dieser Betriebsart werden die gemessenen Koinzidenzlinien durch insgesamt drei
Parameter beschrieben: Einer davon ist die Nummer des Detektorringes, zu dem die
Koinzidenzlinie gehort. Da die Ringe gewohnlich aquidistant sind, ist die Ringnummer
gleichzeitig ein Mal’ fur die axiale Position der KL und wird daher haufig mit z be-
zeichnet. Die anderen beiden Parameter beschreiben die Lage der KL innerhalb des
entsprechenden Ringes. Hierfur gibt es in der Praxis zwei gangige Schemata: Parallel-
und Fan-Beam-Projektion.

Bei der Parallelprojektion werden alle KL, die innerhalb eines Ringes im gleichen
Winkel, also parallel, verlaufen, zu einer Projektion zusammengefasst. Dieses Schema
ist besonders fur die spétere Bildrekonstruktion geeignet und wird in aller Regel bei der
PET angewandt. Bei der Fan-Beam-Projektion werden in einer Projektion digjenigen
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Projektionslinien erfasst, die von einem bestimmten
Detektor ausgehen. Daraus ergibt sich eine facher-
férmige Abtastung des Projektionsraumes.

Abbildung 2.5 fasst die Unterschiede der bei-
den Projektionsarten zusammen. Da die Fan-Beam-
Projektion bei dem in dieser Arbeit verwendeten
PET Scanner keine Anwendung findet, beziehen
sich alle weiteren Betrachtungen auf die Parallelpro-
jektion.

Abb. 2.6. Parametrisierung des Projek-

tionsraumes bei der Parallel projektion. Den Projektionsraum p(z,s,¢) fir ein be-

stimmtes z nennt man auch Snogramm. Abbildung
2.6 verdeutlicht die Bedeutung der Parameter s und @ Das Sinogramm eines zweidi-
mensionalen Objektes erhdlt man allgemein dadurch, dass man das Objekt langs aller
Projektionswinkel @projiziert und diese Projektionen zeilenweise in ein Diagramm ein-
trégt. Ein 2D PET System mit insgesamt N Detektorringen liefert demnach genau N
Sinogramme.

2.2.2. 3D-Mobus

Wie bereits oben erwahnt, sind in dieser Betriebsart Koinzidenzen zwischen allen
Detektorringen zugelassen. Folglich kommt man nun bei der Beschreibung des Projek-
tionsraumes mit drei Parametern nicht mehr aus. Man konnte zum Beispiel die
Ringnummern der beteiligten Detektorringe als weitere Parameter nehmen. Die Bedeu-

Parallelprojektion Fan-Beam-Projektion

7

i
{i
(i
i

|
7

Anwendungsgebiet

Rontgentomographie

Abb. 2.5. Parallel projektion und Fan-Beam-Projektion.
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tung von s und gbleibt unverandert. Dann hétte p die Form:

p=p(N,N,,s,¢). (2.1)
Tatséchlich hat man sich fur eine leicht abweichende Parametrisierung entschieden.
Durch die Transformation

z:= , 0:=N,—-N, (2.2

wird der Projektionsraum zu:

p=p(z0.59). 2.3)
Als zusdtzliche Variable wird hier die sogenannte Ringdifferenz o eingefihrt. o be-
schreibt die , Schiefe” der Projektionslinie relativ zu der entsprechenden Direktschicht.
Diese Art der Parametrisierung hat den Vorteil, dass die vom 2D-Modus her vertrauten
Variablen z s und @ unverdndert Ubernommen werden koénnen. Der Unterraum
p(z & = 0,s,¢) entspricht dann gerade den 2D-Daten p(z,s,¢).

Wie auch im 2D-Modus kénnen die Daten fur konstantes z und 0 zu je einem Si-
nogramm zusammengefasst werden. Ein  3D-PET-System mit insgesamt N
Detektorringen liefert demnach maximal N? Sinogramme. Die Sinogramme, bzw. die
zugehdrigen Schichten, werden in Abhangigkeit von der Ringdifferenz o weiter klassi-
fiziert: Sinogramme mit =0 werden Direktschichten genannt, Sinogramme mit 620
Kreuzschichten. Bei den Kreuzschichten wird weiter zwischen einfach kreuzenden
(6=1) und hoher kreuzenden (&1) Schichten unterschieden.

2.3.Weiterverarbeitung der Messdaten

Interleaving

Die Parallel projektionen werden in sogenannte gerade und ungerade Projektionen unter-
teilt. Letztere sind digjenigen Projektionen, bei denen das Zentrum des Tomographen
innerhalb eines ihrer Mitglieder liegt, bei den geraden Projektionen liegt das Zentrum
genau zwischen zwei Mitgliedern. Die Mitglieder einer ungeraden Projektion tasten den
Bereich zwischen den Mitgliedern einer geraden Projektion ab und umgekehrt. Deshalb
werden meist in einem weiteren Schritt benachbarte Projektionen , interleaved” (d. h.
dazwischen ,gebléttert”). Aus 2n Projektionen mit m Mitgliedern werden auf diese
Weise n Projektionen mit 2m Mitgliedern. Die Information in den Messdaten bleibt da-
bei voll erhalten.
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Mashing

Um die Datenmenge zu reduzieren, die vor alem im 3D-Modus erheblich ist, fasst man
Projektionen mit benachbarten Projektionswinkeln zu einer zusammen. Ublich ist die
Aufsummierung von 2 oder 4 Projektionen, was einem Mash-Faktor von 2 bzw. 4 ent-
spricht.

Spanning

Die zweite Methode besteht darin, Sinogramme mit benachbarten Ringdifferenzen o
zusammenzufassen. Diese Operation, auch Spanning genannt, lasst sich am besten im
sogenannten Michelogramm veranschaulichen (s. Abb. 2.7) und wird durch zwei Para-
meter beschrieben: Die maximale Ringdifferenz (MRD), die angibt, bis zu welcher

Ringdifferenz J Sinogramme Gberhaupt berticksichtigt werden (|6]< MRD), und der

Span, der das Intervall fur J beschreibt, in dem die Sinogramme zusammengefasst wer-
den. In Formelschreibweise lautet diese Operation:

SPAN-1
+

2
p(zd,s0)= > pzd+nsog). (2.4)
__SPAN-1
2

MRD und Span sind nicht beliebig wahlbar. Zundchst muss der Spoan immer ungerade
sein. Falls der Span gerade gewahlt wird, wird er automatisch um eins erhoht. Die zwei-
te Einschrankung ergibt sich daraus, dass beim Spanning mdglichst viele der
vorhandenen Sinogramme miteinbezogen werden sollen, d.h. der abgedeckte Bereich im
Michelogramm sollte keine Licken aufweisen. Durch eine Formel ausgedriickt heif3t
das:

wil KON . (2.5)
2[MRD

Die naturliche Zahl k gibt in diesem Ausdruck die Zahl der sogenannten Datensegmente
an, in die das Michelogramm unterteilt wird.

Interessant ist dartiber hinaus die Anzahl der insgesamt verwendeten Sinogramme.
Diese betragt:

S=N2?-(N-MRD-1){N - MRD), (2.6)
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Abb. 2.7. Michelogramm fir den 2D- (MRD=7, Span=15) und 3D- (MRD=22, Span=9) Akquisitionsmodus
des ECAT EXACT HR" (links und rechts). Die Achsen geben die Ringnummer an, die Punkte entsprechen
jewells einem Sinogramm der spezifizierten Ringkombination. Digenigen Sinogramme, die durch die
Spanning-Operation zusammengefasst werden, sind durch eine Linie verbunden.

Die Anzahl der Sinogramme S im i-ten Segment berechnet sich wie folgt:
0. Segment: S 2N-1

+1. Segment: S

200 N -

1
Span + )_1
2

*i. Segment: Si = S, —20i-1)Span

d. h. fir den Maximalwert MRD= N-1 ergibt sich gerade Srax= N? in Ubereinstimmung
mit dem in Abschnitt 2.2.2 gesagten.

2.4.Detektoren

In der Nuklearmedizin werden typischerweise Szntillationsdetektoren verwendet.
Ein solcher Detektor besteht aus einem Szintillationskristall, der durch einen angekop-
pelten Photomultiplier (PMT) ausgelesen wird. Zur Erhéhung der raumlichen
Auflésung soll der Detektor eine mdglichst kleine Stirnflache haben. Dabei st6l3t man
schnell auf das Problem, wie man immer kleinere Detektoren auslesen soll, da der Pho-
tomultiplier nicht beliebig klein gebaut werden kann. Zur Losung dieses Problems bietet
sich das Konzept der Blockdetektoren an (Casey and Nutt 1986). Dabei wird in einen
grofl3eren rechteckigen Kristall eine Matrix von Detektorelementen geségt, die dann an
der Ruckseite von mehreren Photomultipliern ausgelesen werden. Dabei wird jedes De-
tektorelement von allen Photomultipliern gleichzeitig ,gesehen*. Die Zuordnung,



24 Die Positronenemissionstomographie

Abb. 2.8. Vereinfachte Dargel-
lung eines Blockdetektors, wie er
in der Nuklearmedizin verwendet
wird. In den Krigal sind 8x8
Elemente eingeségt. Die Schnitt-
tiefe variiert dabei von der Mitte
bis zum Rand. Auf der Rickseite
sind vier Photomultiplier aufge-
klebt.

welches Element das Photon
registriert hat, erfolgt tUber das
Verhdltnis der Lichtintensitéd
ten, die in den Photomul-
tipliern gemessen werden. Auf
diese Weise kann jedes Detek-
torelement wie ein
eigenstandiger Detektor be-
trachtet werden. Eine

ausfihrliche Beschreibung dieser Technik sowie der Blockdetektoren, die im ECAT
EXACT HR" Verwendung finden, ist in Cherry et al (1995) dargestellt. Eine aktuelle
Ubersicht tiber den Stand der Technik findet sich bei Ziegler und Pichler (2000).

Durch dieses Konzept wird gleichzeitig eine Normalisierung der Messdaten not-
wendig, um eventuelle Unterschiede in den Charakteristika der verschiedenen

Detektoren auszugleichen (Casey et al 1995), wie z.B.:
» Lichtausbeute der Kristalle
o Lichtkopplung der Kristalle an die PMTs
o Empfindlichkeit der PMTs

Prinzipiell benttigt jedes Ereignis eine endliche Registrierungszeit im Detektor, d.h.
nach einem registrierten Ereignis vergeht eine gewisse Zeit bis der Detektor wieder be-

reit ist zur Zahlung weiterer Ereignisse. Diese Zeit wird Totzeit 7 genannt. Die

Photopeak
Zahl der Impulse
pro Impulshéhen-Einheit f
A
Compton-
licke
Compton-Kontinuum
AE
Comptonkante 7
>
E, Impulshéhe

Abb. 2.9. Impulshthen-Verteilung eines Szintillationszéhl ers fiir monoenergetische y-Strahlung (Webb

1988).
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Tabelle 2.1. Eigenschaften der Szintillatorkristalle Wismutgermanat (BGO), Gadoliniumsiliziumoxid
(GSO), Lutetium dotiertes Oxyorthosilikat (LSO) und Natriumjodid (NaJ).

Material Bi4BGGQ>,C())12 GiSSic())s Luz(l_x)(LZeS:zSiO)p NaJ
Dichte[g/cm?] 7,13 6,7 7.4 3,67
effektive Atomzahl 75 59 66 51
Strahlungsange [cm] 1,12 1,38 1,14 2,56
Brechungsindex 2,15 1,85 1,82 1,85
relative Lichtausbeute 15 25 75 100
Peak-Wellenlange [nm] 480 440 420 410
Zerfallskonstante [ns] 300 600 40 230
hygr oskopisch ja nein ja nein

Totzeitverluste nehmen mit steigender Aktivitét Gberproportional zu. Die Korrektur der
Totzeit ist eine der anspruchsvollsten Korrekturenin der PET.

Die y-Strahlung kann am sichersten im Bereich des Photopeaks gemessen werden,
da das Compton-Kontinuum auch alle Untergrund- und nattrliche Strahlung mit enthalt.
Da der Photopeak jedoch stets eine endliche Breite aufweist, besitzt jeder Detektor nur
eine begrenzte Energieauflosung AE. Diese wird héufig durch die Halbwertsbreite des
Photopeaks (FWHM, engl.: full width at half maximum) ausgedriickt. Durch die endli-
che Energieauflésung wird ein Teil der gestreuten Photonen unvermeidlich miterfasst,
S0 dass es einer geeigneten Streukorrektur bedarf.

2.5. Abschwachungskorrektur

Auf dem Weg vom Zerfallsort zum Detektorsystem durchqueren die Annihilationspho-
tonen das umliegende Gewebe und treten dort mit der vorhandenen Materie in
Wechselwirkung. Ein Teil der Photonen wird dabei absorbiert und steht nicht mehr fr
den Detektionsprozess zur Verfligung. Die Abschwéachung verringert die Zahlrate um
ein bis zwei GroRRenordungen, so dass eine quantitative Aktivitdtsbestimmung ohne
Korrektur der Schwéachung nicht mdglich ist. Die Abschwéachungskorrektur ist betrags-
mal3ig die grofdte aler Korrekturen bei der PET.

Fur Photonen gilt beim Durchtritt durch Materie das exponentielle Schwachungsgesetz:

—del’u(l’)

l=1,&° (2.7)
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wobel | die Dicke und u der (ortsabhangige) lineare Schwachungskoeffizient des Medi-
ums ist. Danach wirde die Detektionswahrscheinlichkeit fir ein einzelnes Photon vom
Ort des Zerfalls abhangen. Glucklicherweise hebt sich die Ortsabhéngigkeit fur die De-
tektionswahrscheinlichkeit zweier Photonen genau heraus, wie folgende Rechnung
zeigt. Aus Abb. 2.10 entnehmen wir fur die Detektionswahrscheinlichkeiten P, und P,
der beiden Photonen:

PR=e-" bzw. P,=e * : (2.8)
Die Wahrscheinlichkeit beide Photonen zu detektieren ist das Produkt von P; und Py:
arut) Jarue)  farut)
P=B[PR,=e-" (&= =e=* : (2.9
d.h. der Zerfallsort E hebt sich aus der Gesamtwahrscheinlichkeit P heraus. Aus Glei-
chung (2.9) geht hervor, dass die Schwéchung entlang einer Koinzidenzlinie
unabhangig vom Emissionsort der Photonen ist und nur von der Summe der Weglangen
I=11+l> durch das Medium abhéngt. | wird Abschwachungsange genannt. Dies bedeutet
aber auch, dass es nicht darauf ankommt, ob die Photonen innerhalb oder aul3erhalb des
Messobjektes emittiert werden. Diesen Sachverhalt macht man sich zunutze, indem man
eine externe Quelle zur Messung von P heranzieht. Dazu fihrt man eine externe Quelle
um das Objekt herum, und vergleicht dann diese Messung mit einer, bei der das Objekt
aus dem Gesichtsfeld herausgenommen wurde.

Die Messung ohne Objekt nennt man Leer- oder Blank-Messung, die Messung mit

y]_ y2

Q

RS
v

=1 = P
I
Abb. 2.10. Wegstrecke der beiden Annihilationsphotonen durch das

Messobjekt vom Entstehungsort E bis zum Nachweisin den Detekto-
ren.
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Abb. 2.11. Abschwachungsprofil enes
zylinderférmigen  Objektes mit  homogenem
Schwéchungskoeffizienten. Die nachfolgende
Tabelle enthdlt als Beispiel die maximalen Schwé-
chungswerte fir einen wassergefiliten Zylinder
(1 = 0,096 cm™).

100 4

80

o
o
L

Intensitéat

40 -

O [cm] I ACFmax

201 20 6,8
30 17,8
0 40 46,5

Projektionsmitglied

Objekt zur Bestimmung der Abschwachung Transmissionsmessung. Aus beiden Mes-
sungen kann der Abschwéachungskoeffizient ACF fir jede Projektionslinie p; bestimmt
werden:

ACF, = L] : (2.10)

q

Hierbei bezeichnen b; und a; die gemessenen Zahlraten aus der Blank- bzw. Transmissi-
onsmessung. Mit Hilfe der Abschwéchungskoeffizienten ACF; wird nun die
Abschwachungskorrektur durchgefihrt:

b korrigiert _ P gemessen [ACF . (211)

2.6. Streukorrektur

Auf dem Weg vom Zerfallsort zum Detektor
durchqueren die Annihilationsphotonen das
umliegende Gewebe und wechselwirken mit
der dort vorhandenen Materie. Die dabei ab-
sorbierte  Strahlung  wird  von  der
Abschwachungskorrektur (s. oben) quantitativ
erfasst und korrigiert. Allerdings kann auch
der Fall eintreten, dass ein Photon zwar in
Wechselwirkung tritt, aber trotzdem noch das
Detektorsystem erreicht. Ein solches Photon
hat im allgemeinen seine Energie und Rich-
tung gedndert. Abbildung 2.12 zeigt wie sich

Abb. 2.12. Streuereignisin der PET. Statt der
] ) ) richtigen KL AB wird das Ereignis der falschen
die Streuung auf das Messergebnis auswirkt. KL CB zugeordnet.
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Wird im 2D-Modus der Einfluss der Streuung noch durch die Septen unterdriickt,
kann die Streuung im 3D-Modus durch den Wegfall der Septen ihre Wirkung voll ent-
falten: In solchen Situationen Ubersteigt der Streuanteil haufig 40 % der gemessenen
Koinzidenzen. Der beste Weg die Streuung zu korrigieren wére, die gestreuten Photo-
nen es ga nicht mitzumessen. Die wae z B. Uber ene geeignete
Energiediskriminierung in den Detektoren méglich. Durch die endliche Energieauflo-
sung der Kristalle wirde dies aber auch einen groRen Verlust an ungestreuten
Ereignisses bedeuten, so dass man auf die Anwendung geeigneter Modelle zur Streu-
korrektur angewiesen ist.

Prinzipiell arbeiten alle Streukorrektu-
ren so, dass die Streuvertellung zunachst
durch ein Modell des Streuprozesses aus den
Emissionsdaten geschétzt und dann von den
gemessenen Daten subtrahiert wird. Dabel
tritt das Problem auf, dass die Streukompo-

Emissions- |
Schwéchungs- daten
daten

nente ja bereits in den Emissionsdaten prasent
ist, die ihrerseits zur Schéatzung der Streuung
verwendet werden (s. Abb. 2.13). Zur Losung

bietet sich die Einbindung des Streumodells <— K paerte |
in die iterative Bildrekonstruktion an. Da die -
Entwicklung einer solchen Methode Hauptbe-  Abb. 2.13. Prinzipschema einer Streukorrektur.

standteil dieser Arbeit war, wird dieses
Themaim Kapitel 3 ausfuhrlich erortert.

2.7.Bildrekonstruktion

Die Aufgabe der Bildrekonstruktion ist die Berechnung der Aktivitdtsverteilung im Ob-
jekt aus den gemessenen Daten mittels eines geeigneten mathematischen Algorithmus.
Wie bereits in Abschnitt 2.1 erwahnt, liefert jede gemessene Koinzidenzlinie des To-
mographen eine Schétzung eines Linienintegrals durch das betrachtete Objekt. Als
Grundaufgabe der Tomographie ist die Rekonstruktion der urspriinglichen Vertellungs-
funktion aus ihren Projektionen anzusehen. Im Falle der Computertomographie liefert
die Schwachung eines Rontgenstrahls langs einer Linie durch das Objekt die benttigte
Projektion, bel der PET ist es die Zahlrate entlang einer gegebenen Koinzidenzlinie.
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2.7.1. ANALYTISCHE VERFAHREN

Das Grundproblem, die Rekonstruktion einer Funktion aus ihren Projektionen, wurde
bereits 1917 von J. Radon geloést (Radon 1917). Nach Radon ist die Radon-
Transformation benannt, die aus den Projektionen einer Funktion in alle moglichen
Winkelrichtungen besteht. Ein Sinogramm ist demnach nichts anderes als eine Darstel-
lung der Radon-Transformierten eines Objekts. Zur Radon-Transformation existiert eine
analytische Umkehrtransformation, die gefilterte Rickprojektion. Die mathematischen
Grundlagen der analytischen Rekonstruktion sollen im Folgenden etwas genauer be-
leuchtet werden.

Gegeben sei eine zweidimensionale Funktion f(r) mit r=(x,y) innerhalb einer Ebe-
ne E. Bel der PET steht f(r) fir die Verteilung des Positronenemitters in einem ebenen
Schnitt durch das untersuchte Objekt. Wir gehen davon aus, dass die Projektionen von
f(r) unter beliebigen Winkeln bekannt sind. Unter einer Projektion p verstehen wir das
Integral Gber f(r) entlang einer Schar von Projektionsgeraden:

p(s.@) = [dr £(r) (s -r ). (2.12)

Dabei bezeichnet gden Winkel zwischen der y-Achse und den Projektionsgeraden, und
sist der Abstand der Projektionsgeraden vom Koordinatenursprung (0,0) (vgl. Abb. 2.6,
S. 20). Die Projektionsgerade wird in der Hesseschen Normalform durch die Gera
dengleichung s=r [, beschrieben, wobei f, =(cosg,sing) der Einheitsvektor
senkrecht zur Projektionsrichtung ist. Die o-Funktion im Integral (2.12) greift also gera-
de digjenigen Werte aus der Ebene heraus, die auf der Projektionsgeraden liegen.

Die Transformation f(x,y) - p(s,¢@ wird nach dem Mathematiker Johann Radon als
Radon-Transformation von f bezeichnet. Dafuir schreibt man auch kurz:

p(s.¢)=R{f(r)}. (213)
Offenbar besteht das Grundproblem in der Auffindung der Umkehrtransformation, der
inversen Radon-Transformation R™. Daftir drangt sich zunachst ein einfacher und nahe-
liegender Ansatz auf: die Rickprojektion. Unter der Rickprojektion verstent man die
Verschmierung der Werte von p(s,¢@ entlang der Projektionsgeraden zurlick Uber die
Ebene, wodurch sich eine Art Streifenbild ergibt (s. Anhang A).

Die Frage ist, ob damit schon die inverse Radon-Transformation gefunden ist.
Durch bloRRes Hinsehen kann man diese Frage eindeutig mit nein beantworten. Fir ein
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raumlich begrenztes Objekt liefert die einfache Riickprojektion namlich auch auf3erhalb
des Objektes positive Werte, da die Verschmierung ja tber die gesamte Ebene E geht.
Offensichtlich muss die Rickprojektion so korrigiert werden, dass das riickprojizierte
Bild in f(r) Uberfuhrt wird. Die Rekonstruktion des Bildes kann formal durch Entfaltung
des ruckprojizierten Bildes mit der Punktbildfunktion der Abbildung durchgefuihrt wer-
den (s. Anhang A). Dieses Verfahren, auch als p-filtered Layergram bezeichnet, hat den
Nachteil, dass zunéchst alle Projektionen bekannt sein missen, bevor mit der Rekon-
struktion begonnen werden kann. Effizienter wére ein Verfahren, bei dem die Filterung
schon im Projektionsraum durchgefiihrt werden kann, damit eine schrittweise Riickpro-
jektion mdglich ist. Ein solches Verfahren kann mit Hilfe des sogenannten Central-
Sice-Theorems konstruiert werden.

Central-Sice-Theorem und gefilterte Rickprojektion

Das Centra-Slice-Theorem (CST) stellt einen Zusammenhang her zwischen der 1D-
Fouriertransformierten P(v,¢) der Projektion p(s,¢@) und der 2D-Fouriertransformierten
von f(r): Die 1D-FT einer Projektion einer 2D-Funktion liefert die Werte der 2D-FT
der Funktion entlang einer Geraden durch den Ursprung des Frequenzraumes:

P(v,g)= [d°r f(r)e™ " . (2.14)

Das Integral auf der rechten Seite ist die 2D-Fouriertransformierte F(p) der Verteilung
f(r) fir p=v[h,, also auf einer Geraden, die parallel zur Projektion durch den Ur-

sprung des Freguenzraumes fuhrt. Das CST besagt also, dass jede Messung einer
Projektion einer Verteilung f(r) Informationen Uber die Werte der 2D-FT von f(r) auf
einer Geraden durch den Ursprung liefert. Durch die Messung hinreichend vieler Pro-
jektionen, kann also der 2D-Fourierraum beliebig dicht abgetastet werden.

Damit kann das gesuchte Verfahren konstruiert werden, das als gefilterte Riick-
projektion (Filtered Backprojection, FBP) bezeichnet wird. Die FBP unterscheidet sich
von der einfachen Rickprojektion durch eine zusétzliche Filterung der Projektionen mit

der Filterfunktion H(v)=|v| (,Rampen-Filter*). Diese Filterfunktion divergiert fur

steigende Frequenz v, d.h. dass hohe Ortsfrequenzen wie z.B. Rauschen unerwiinscht
verstarkt werden. Die Losung besteht darin, H(v) mit einem weiteren Filter zu modifi-
zieren und die hohen Ortfrequenzen abzuschneiden. Der aus dem Abschneiden
resultierende Fehler ist vernachléssigbar, sofern P(v,¢) im wesentlichen auf das Inter-
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Abb. 2.14. Ein ®F-FDG-Bild des Gehirns,
rekonstruiert mit einem Rampen-Filter (oben
links), einem Rampen-Filter abgeschnitten
be der halben Nyquist-Frequenz (oben
rechts), gleicher Filter zusdtzlich gewichtet
mit einem Butterworth-Window 5ter Ord-
nung (unten links). Unten rechts Gleiches
Bild, rekonstruiert aus einer 3D-Aufnahme.
Es ist deutlich zu sehen, dass der Artefakt
aus dem linken Bild (Pfeil) durch das ver-
besserte Signal-Rausch-Verhdtnis
verschwunden ist.

vall [-Vmax, Vmax] beschrankt also bandbegrenzt ist. Diesist in der Praxis durch die endli-
che Abtastrate des Tomographen immer der Fall.

In der praktischen Anwendung ist die Filterung der Projektionen zur Optimierung
der Rechenzeit gewohnlich durch Faltung im Ortsraum mit der Fouriertransformierten
h(s) der Filterfunktion H(v) implementiert.

2.7.2. ITERATIVE VERFAHREN

Neben der gefilterten Rickprojektion stof3en algebraische Rekonstruktionsverfahren auf
steigendes klinisches Interesse, da sie im Vergleich zur Rickprojektion eine deutlich
bessere Bildqualitét liefern. Die hangt mit der statistischen Natur der Messdaten bei der
PET zusammen. Da die Messdauer bei PET relativ kurz gegentiber den auftretenden
Zahlraten ist, unterliegen die gemessenen Ereignisse starken statistischen Schwankun-
gen. Die Grundidee der algebraischen Verfahren ist es, ein statistisches Modell fur die
Verteilung dieser Messdaten anzunehmen und dann eine Emitterverteilung so zu rekon-
struieren, dass diese die Messdaten mit der grotmoglichen Wahrscheinlichkeit
reproduziert. Als statistisches Modell wird eine Poissonverteilung angenommen. Den
Projektionsraum p(z,4,s,¢) denken wir uns in insgesamt M diskrete Koinzidenzlinien
(KL) zerlegt. Die gemessene Zahlrate p;, i=1..M, in einer KL sei eine unabhangige Zu-
fallsvariable nj mit dem Mittelwert A;.
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Die gesuchte Emitterverteilung f(r) sei in N kleine Teilvolumina zerlegt, den so-
genannten Voxeln. Dann bezeichnet f; das Volumenintegral von f(r) tber ein solches
Voxel. Ferner existiere eine Ubergangsmatrix wi die beschreibt, mit welcher Wahr-
scheinlichkeit ein Positronenzerfall in Voxel j in der Koinzidenzlinie i detektiert wird.
Diese Matrix modelliert den Abbildungsprozess im Tomographen.

N
A= 1 (2.15)
J:

Dann betragt die Wahrscheinlichkeit bei einer Messung der poissonverteilten Grol3e n;
den Wert p; zu beobachten:

pi

Pln=pif)=e” ™ (2.16

Die Wahrscheinlichkeit, den gesamten Datenvektor p zu beobachten ist dann das Pro-
dukt der Einzelwahrscheinlichkeiten, die sogenannte likelihood-Funktion L:

M Pi

L(f)=P(n=p|f)=De‘”i%. (2.17)

Stattdessen betrachtet man auch haufig den Logarithmus von L.:

1)=10gL(1)= 3 (g2, )~3-log 219

i=1
Die gesuchte Ldsung ist nun derjenige Pixelvektor f, der die likelihood-Funktion I(f)
maximiert. Eine solche Lésung kann nicht mehr in einem Durchgang berechnet werden,
sondern muss iterativ gewonnen werden. Ein solches Verfahren ist der Expectation-
Maximization- (EM-) Algorithmus. Das Iterationsschema fur den EM-Algorithmus lau-
tet wie folgt:

= oS ] @19

i=1

In Shepp and Vardi (1982) wird gezeigt, dass I(f**Y) = 1(f®) gilt, d.h. jede erneute An-
wendung des lterationsschemas (2.19) optimiert die likelihood-Funktion I(f). Der
Bildvektor f konvergiert gegen die sogenannte Maximum-Likelihood-Schatzung des
Bildes.

Optimal wére die genaue Kenntnis der Matrix wij, d.h. wie sich Aktivitétswerte im
Objekt unter Beriicksichtigung aller physikalischen Effekte wie Streuung, Schwachung
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usw. im Projektionsraum widerspiegeln. Da diese Matrix in der Praxis meist unbekannt
ist und dazu auch von der Form des Objektes abhangt, werden die unerwiinschten, ob-
jektabhangigen Effekte ausgeklammert und als Korrekturen vor der eigentlichen
Rekonstruktion durchgefiihrt. Ubrig bleibt dann ein reines Projektionsmodell der Daten,
d.h. der gemessene Datenvektor wird durch eine Radon-Transformation des Bildvektors
f modelliert.

Ein Nachteil des EM-Algorithmus ist seine relativ langsame Konvergenz, die erst
nach etwa 50-100 Iterationen erreicht wird. Folglich wurden verschiedene Modifikatio-
nen des EM-Algorithmus entwickelt, die die Konvergenz beschleunigen. Stellvertretend
seien hier die Algorithmen EM mit Uberrelaxation (Lewitt and Muehllehner 1986),
OSEM (Ordered Subsets EM, Hudson and Larkin 1994), sowie HOSP (High Overrela-
xation Single Projection, Schmidlin et al 1997) genannt. Wer hier tiefer eindringen
mdchte, sei auf die umfangreiche Literatur verwiesen. Ein aktueller Artikel zur Uberre-
laxation und OSEM findet sich bei Schmidlin et al (1999).

2.7.3. VON 3D NACH 2D: REBINNING VERFAHREN

Bisher haben wir uns ausschlieldlich mit der Rekonstruktion der Aktivitéatsverteilung
innerhalb einer Ebene aus ihren Projektionen p(s,¢) beschaftigt. Ein solcher Satz von
Projektionen, bzw. ein Sinogramm, wird von jeweils einem Detektorring eines PET-
Systems geliefert. Ein N-Ring System, das im 2D-Modus betrieben wird, erzeugt einen
Stapel von Sinogrammen p(z,s,¢), d.h. man hat es mit insgesamt N voneinander unab-
hangigen 2D-Problemen zu tun. Die Rekonstruktion des dreidimensionalen Volumens
kann somit durch aufeinanderfolgende 2D-Rekonstruktion der Schichten p(zs,¢) erfol-

gen. Mit Hilfe der inversen 2D-Radon-Transformation ;5 schreiben wir:

f(xy.2)=0x{p(s.02}. (2.20)
Diese Separabilitéat wird im 3D-Modus aufgehoben, da jetzt neben den Direktschichten
auch kreuzende Schichten zugelassen sind. Im allgemeinen liefert ein PET-Scanner im
3D-Modus N? Sinogramme p(z d;s,¢). Die Untermenge p(z, &=0,s,¢) entspricht hierbei
gerade den 2D-Daten p(z,s,¢). Das Problem der 3D-Rekonstruktion liegt in der korrek-
ten Miteinbeziehung der zusétzlich gewonnenen Daten in das rekonstruierte Volumen.
Die bisher vorgestellten Verfahren lassen sich problemlos auf den 3D-Fall erweitern.
Beispielsweise gilt das Central-Slice-Theorem auch fur héherdimensionale Raume.
Daraus lasst sich die 3D gefilterte Riickprojektion (3DRP) ableiten (Kinahan and Ro-
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gers 1990). Ein entscheidender Nachteil von 3DRP liegt in der Tatsache, dass ein PET-
Scanner wegen seines begrenzten Offnungswinkels immer nur einen Teil aller mogli-
chen Koinzidenzlinien durch das Objekt messen kann, 3DRP aber Daten Uber alle
denkbaren KL durch das Messobjekt erfordert. Die fehlenden KL missen daher durch
Vorwartsprojektion aus den 2D-Daten gewonnen werden. Eine bekannte und héufig
verwendete Implementierung dieses Verfahrens ist der PROMIS- (PRoject Mlssing
Sinograms-) Algorithmus.

Der Ubergang von der 2D- zur 3D-Rekonstruktion geht mit einem stark erhthten
Einsatz an Rechenzeit einher. Dies ist einmal auf die deutlich hhere Zahl von KL zu-
rickzufihren, und zum anderen lasst sich die 3D-Rekonstruktion nicht mehr ohne
weiteres in unabhangige 2D-Schichten zerlegen. Zur Verbesserung der 3D-
Rekonstruktion wurden zahlreiche Versuche unternommen, die sich grob in zwei Klas-
sen einteilen lassen: (i) Durch Optimierung des 3DRP-Algorithmus selbst mittels
verschiedener Ansétze, (ii) durch Transformation des 3D-Datensatzes in einen aquiva
lenten Satz von 2D-Datensdtzen mittels sogenannter Rebinning-Algorithmen.

Ein Rebinning-Algorithmus ist definiert als ein Verfahren, das die 3D-Daten in ei-

N-Ring-Scanner
» N? kreuzende
und direkte
3D-MESSUNG Sinogramme
> ¢
s
REBINNING
3D-Bild

2N-1 Schichten

\4

2N-1 direkte
> Sinogramme
>
> 2D-REKONSTRUKTION
> ¢
> <
>
> S

Abb. 2.15. Grundprinzip eines Rebinning-Algorithmus.
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nen parallelen Stapel von 2D-Datensdtzen umsortiert (,,rebinnt*), wobel jeder transaxia-
len Schicht ein Sinogramm entspricht (s. Abb. 2.15). Jede dieser Schichten kann dann
mit einem gewohnlichen 2D-Rekonstruktionsalgorithmus rekonstruiert werden. Damit
ist das Problem der 3D-Rekonstruktion auf die 2D-Rekonstruktion zuriickgeftihrt.

Grundsétzlich basieren alle Rebinning-Algorithmen auf der Tatsache, dass in ei-
nem 3D-Datensatz die kreuzenden Schichten und die Direktschichten voneinander
abhangig sein missen. Ein Stapel von Direktschichten liefert ja bereits eine beliebig
dichte Abtastung des Objektes. Die 3D-Daten konnten dann durch Vorwartsprojektion
aus den 2D-Daten gewonnen werden. Mathematisch ausgedrtickt heifdt dies, dass die
Projektionen p(z,620,s,¢) von den Projektionen p(z,&=0,s,¢) abhéngen. Fir den 3D-
Datensatz p(z,4,s,¢) sind also nicht beliebige Werte zulassig, sondern nur solche die
eine bestimmte Bedingung erflillen. Diese Bedingung wird durch eine partielle Diffe-
rentialgleichung zweiter Ordnung ausgedrtickt, die als erstes von F. John im Jahre 1938
(John 1938) formuliert wurde. Diese Gleichung wurde erst kirzlich als gemeinsamer
Kern fur alle Rebinning-Verfahren erkannt (Defrise and Liu 1999). Die John-Gleichung
lautet fur einen zylindrischen Tomographen in der oben vereinbarten Parametrisierung:

0*p(z.9,5.9) , 0°p(z.0.5.0) _ _ 50°p(z 0.5 ) (2.21)
0z0¢ 000s 0z
Jeder konsistente Satz von 3D-PET-Daten muss somit Losung dieser Gleichung sein.
Daraus lassen sich verschiedene Rebinning-Verfahren ableiten. Der Weg sel hier im
Folgenden nur kurz skizziert, der interessierte Leser sei auf den aktuellen Artikel
(Defrise and Liu 1999) verwiesen.

Da die Messdaten p(zos @ fur ale (s,@ bekannt sind, kann die 2D-

Fouriertransformierte P(z,d,wk) jedes Sinogramms berechnet werden. Damit wird die
John-Gleichung zu:

3
(GPaswk), PEswk) __s0Pzd.wk) (2.22)
0z 00 0oz

Fur jede Schicht z, und fir jedes a0 kann dies umgeformt werden zu:

d -
b+ (. s0K)=-2 2

Integrieren von O bis zu einem bestimmten &, ergibt:

P(z, + (k/w)d,0,w,k). (2.23)
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Pul70.0K)= Pla, + (/)e, 5,k + [ag S TPl WLdd0k) -5

Fur jedes & liefert (2.24) eine Schéatzung der Fouriertransformierten eines direkten Si-
nogramms Pren(z,0=0,wk) aus den kreuzenden Sinogrammen. Das Signal-zu-Rausch
Verhdltnis wird wesentlich verbessert, wenn alle vorhandenen Schétzungen von Prey
aufsummiert werden. Diese Summation ist das eigentliche Rebinning. Eine Implemen-
tierung des exakten Rebinnings, basierend auf Gleichung (2.24), ist unter dem Namen
FORE-J verflugbar (Defrise and Liu 1999).

Fur kleine Ringdifferenzen O existieren verschiedene Naherungsverfahren zu
FORE-J. Vernachl&ssigt man in 1. Naherung das Integral auf der rechten Seite von
(2.24), so ergibt sich die Gleichung fir das sogenannte Fourier-Rebinning (FORE,
Defrise et al 1997):

P.(20,w,k) OP(z+(k/w)3,3,w,k). (2.25)

r

FORE ist der aktuelle de facto-Standard in der praktischen Anwendung und ist auch
standardmal3ig an dem in dieser Arbeit verwendeten PET-Scanner implementiert.

Fur noch kleinere Ringdifferenzen J kann auch der Term (k/ ) 0 auf der rechten
Seite von (2.25) vernachlassigt werden und wir erhalten die Gleichung flr das soge-
nannte Sngle-Sice-Rebinning (SSRB, Daube-Witherspoon and Muehllehner 1987):

P.(z0,w,k)0P(z,0,w,k) bzw. p(z0,5¢) 0p(z,d,59), (2.26)

d.h. beim SSRB wird jede Kreuzschicht direkt als Schatzung fur eine Direktschicht he-
rangezogen.

Die verschiedenen Naherungsverfahren haben begrenzte Gultigkeitsbereiche je
nach Aperturwinkel des Tomographen. Unter Apertur versteht man den maximalen
Winkel zwischen den KL und den transaxialen Schichten. SSRB erweist sich fur mo-
derne Multiring-Scanner als zu ungenau und wird dort hochstens noch fur grobe
Abschétzungen im Rahmen anderer Verfahren angewandt. FORE hat sich fir alle bisher
auf dem Markt befindlichen Geréte als ausreichend herausgestellt, d.h. man nimmt hier
den leichten Verlust an Genauigkeit zum Rande des Gesichtsfeldes hin in Kauf. Die
Gultigkeitsgrenze fir FORE wurde in Simulationsexperimenten Uberprift und wird auf
ca. 25° geschétzt (Matg et al 1998). Jenseits dieser Grenze steht der FORE-J Algorith-
mus zur Verfigung, aber dieses Limit wird von keinem der zur Zeit gebrauchlichen
Geréte Uberschritten.
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3. Material und M ethoden

Ziel der vorliegenden Arbeit war die Einbindung der Streustrahlenkorrektur in den Pro-
zess der iterativen Bildrekonstruktion. Bisherige Ansdtze zur Streustrahlenkorrektur
schétzen die Streugtrahlenverteilung des Scanners einmalig vor der Bildrekonstruktion
aus den gemessenen Rohdaten. Dabei tritt das prinzipielle Problem auf, dass der Streu-
anteil bereits in den Rohdaten enthalten ist, die ihrerseits zur Schétzung der Streuung
herangezogen werden.

Die iterative Bildrekonstruktion bietet eine elegante Moglichkeit, dieses Problem
zu l6sen. Da das Modell der Messdaten nicht von vornherein festgelegt ist, kdnnen spe-
zielle Eigenschaften des Messprozesses oder des Tomographen ins Modell integriert
werden. Damit reduzieren sich die notwendigen Korrekturen der Messdaten auf das
korrekte Modellieren des zugrundeliegenden physikalischen Effektes. Dieses sogenann-
te Vorwartsproblem ist in vielen Fallen leichter zu l6sen als das entsprechende
Rickwartsproblem, also der Schluss von den unkorrigierten auf die korrigierten Daten.

Der ,goldene Standard“ fir ein solches Modell wére eine MC-Simulation des
bildgebenden Prozesses im Tomographen. Allerdings stellte sich sehr schnell heraus,
dass die Rechenzeit fur eine komplette MC-Simulation des Abbildungsprozesses viel zu

Sinogramm

Berechnung des
Korrektur-
schritts

Sinogramm

Streu-
Korrektur

Ruckprojektion

Schwéchungs
Korrektur

Aktuelle N&herung
des Bildes

Vorwarts-
Projektion

Rekonstruktion

Streumodell

Abb. 3.1. Schematischer Vergleich der iterativen (links) und sequentiellen Verarbeitung (rechts) von
PET-Daten. Bel der sequentidllen Verarbeitung erfolgen die Korrekturen unabhéngig von der Rekon-
struktion. Bei der iterativen Strategie dagegen ist die Streuung in die Vorwartsprojektion integriert. Mit
der Schwéchungskorrektur kann im Prinzip genauso verfahren werden.
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lang sein wirde, um in die iterative Bildrekonstruktion Eingang zu finden. Daher ist die
Verwendung eines vereinfachten Modells des Streuprozesses unumganglich. Abschnitt
3.2 ist daher der Einfuhrung der beiden gangigsten Streumodelle gewidmet.

Zur weiteren Verwendung bietet sich vom Ansatz her zundchst der Single-Scatter-
Simulation- (SSS-) Algorithmus an, der aber in seiner urspriinglichen Form immer noch
einen immensen Bedarf an Rechenzeit (ca. 10-20 min fur einen kompletten 3D-
Datensatz) aufweist. Daher wurde zunéchst eine beschleunigte Variante dieses Algo-
rithmus entwickelt, die sich einmal durch eine erheblich verkirzte Rechenzeit
auszeichnet und zum anderen in besonderer Weise fur die iterative Bildrekonstruktion
geeignet ist. Der beschleunigte Algorithmus wird ausfihrlich im Abschnitt 3.3 be-
schrieben.

Die Integration eines Streumodells in die Bildrekonstruktion stellt einen tiefen
Eingriff in den Programmablauf der entsprechenden Software dar. Aus diesem Grund
war es prinzipiell nicht moglich, auf die mitgelieferten Standardprogramme zur Bildre-
konstruktion zurtickzugreifen, sondern es musste der gesamte Programmcode neu
geschrieben werden. Abschnitt 3.5 gibt einen Uberblick tiber die dabei verwendeten
Methoden und Uber die Architektur der entwickelten Software.

Fir das weitere Verstandnis ist allerdings zunéchst ein kurzer Uberblick tiber den
in dieser Arbeit verwendeten PET-Scanner nitzlich. Der folgende Abschnitt befasst sich
daher mit dem Aufbau des verwendeten Tomographen.

3.1.PET-Scanner

Alle Messungen wurden auf einem PET-Ganzkdrper-Scanner vom Typ ECAT EXACT
HR" (CTI/Siemens, Knoxville, TN, USA) durchgefiihrt. Dieses Gerét ist aus 4 Ringen
von BGO Blockdetektoren aufgebaut und besitzt einen I nnendurchmesser von 82,7 cm.
In jeden der 72 Detektorbldcke pro Ring ist in eine 8x8 Matrix von Detektorelementen
gesagt. Die Elemente haben die Abmessungen 4,39 mm x 4,05 mm x 30mm (axial x
transaxial x Tiefe) und sind durch schmale Schlitze von 0,46 mm Breite getrennt. Das
System besteht somit aus 32 Detektorringen mit jeweils 576 Detektorelementen pro
Ring, die im 2D-Modus durch dinne Wolfram-Septen (0=0,8 mm) voneinander
getrennt sind. Die 32 Detektorringe decken insgesamt ein axiales Gesichtsfeld von 15,5
cm ab. Der Durchmesser der Patientenoffnung betragt 56,2 cm (vgl. Abb. 3.2). Der
Aperturwinkel des Gerétes betragt 11,8°.
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S62mm ———>,

=827 mm

Detektorring: D

= Patiententéffnung: D

Detektorblock

Abb. 3.2. Transaxiaer Schnitt durch den von der Firma CT1/Siemens entwickelten 3D-Ganzkorper-PET
ECAT EXACT HR" (Systemmalie laut Herstellerangaben).

Bei allen Messungen wurden die 3D-Standardakquisitionsparameter des ECAT
EXACT HR' verwendet. Bei der Standardeinstellung fir den ECAT EXACT HR" be-
trégt die MRD = 7 und der Span = 15 im 2D-Modus, sowie MRD = 22 und der Span =9
im 3D-Modus. Somit werden im 2D-(3D-) Modus 424 (934) Sinogramme verwertet,
das sind 41,4 (91,2) % aler mdglichen Sinogramme. Die gemessenen Sinogramme,
bestehend aus 144 Projektionen zu je 288 Mitgliedern!, wurden in 5 Datensegmente
gruppiert, die jeweils 63, 2x53 und 2x35 Sinogramme umfassten.

Die Standardwerte fur die untere und obere Schwelle der Energiediskriminierung
betragen 350 keV bzw. 650 keV. Die Sinogramme werden mit Hilfe von Daten aus der
taglichen Leermessung des Scanners normalisiert. Zur Bestimmung der Abschwé
chungsfaktoren wird eine Transmissionsmessung von ca. 20 min Dauer im 2D-Modus
(Septen eingefuihrt) durchgefuhrt. Die 3D-Schwéachungsfaktoren werden dann durch

! Beim ECAT EXACT HR' steht jeweils ein Viertelkreis des Detektorringsin Koinzidenz mit dem gege-
nuberliegenden Viertelkreis. Da ein Ring aus 576 Detektoren besteht ergeben sich daraus 288 gerade und
288 ungerade Projektionen mit je 144 Mitgliedern. Durch das Interleaving entstehen daraus 288 Projekti-
onen mit 288 Mitgliedern. Anschlief3endes Mashing mit einem Mash-Faktor von 2 ergibt schliefdlich eine
Sinogrammgréf3e von 144 Projektionen zu je 288 Mitgliedern.
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Vorwartsprojektion des Schwéchungsbildes ermittelt, das aus den 2D-Daten rekon-
struiert wurde. Die zuféligen Koinzidenzen werden mit Hilfe einer verzdgerten
Koinzidenzschaltung geschétzt und sofort von den gemessenen Daten subtrahiert.

Aufgrund der grof3en Zahl von Detektoren (18432 Stiick) und der dadurch anfal-
lenden immensen Datenmenge, bedarf es besonderer Anforderungen an die Hardware
des Systems. Die Blockdetektoren werden durch vier an der Riickseite aufgeklebte Pho-
tomultiplier ausgelesen. Die Analogsignale werden noch vor Ort weiterverarbeitet und
daraus die Energie-, Orts- und Zeitinformationen bestimmt. Diese Informationen wer-
den von den insgesamt 24 Bucket Controlern gesammelt und zum Koinzidenzprozessor
geleitet, der die koinzidenten Ereignisse als 16-Bit-Wort kodiert. Mittels Glasfaserkabel
werden diese Daten zum advanced computational system (ACS) weitergeleitet, dort von
einem 128 MB realtime sorter weiterverarbeitet und schliefdlich auf der Datenakquisiti-

onsplatte abgelegt.

Neben der Echtzeitverarbeitung der koinzidenten Ereignisse enthélt das ACS eine
Multiprozessoreinheit mit acht Mikroprozessoren fir die Rekonstruktion der Bilddaten.
Die parallelisiert implementierte gefilterte Rickprojektion bendtigt ca. 1,5 min fur 63
Schichten mit einer Auflésung von 128x128 Pixel. Fur die 3D-Streukorrektur werden
selbst auf der ACS ca. 10 min fur einen kompletten 3D-Datensatz benétigt.

Eine sehr ausfuhrliche Beschreibung des Scanners und seiner Leistungsparameter
findet man in Brix et al (1997).

3.2. Streukorrekturalgorithmen

3.2.1. DER KONVOLUTIONS-SUBTRAKTIONS-ALGORITHMUS

Diese Methode wurde urspriinglich von King et al (1981) vorgeschlagen und von Berg-
strom und Mitarbeitern am Karolinska-Hospital in Stockholm fur Kopf-Scanner
evaluiert (Bergstrom et al 1983). Darauf aufbauend wurde die Methode von Hoverath et
al (1993) auf Ganzkorper-Scanner Ubertragen. Die grundlegende Idee dieses Algorith-
mus ist die Annahme, dass die Streuverteilung im Projektionsraum durch Faltung der
Emissionsverteilung mit einer Streufunktion angendhert werden kann. Bei diesem An-
satz wird die Emittervertellung im Objekt als Superposition einer grof3en Zahl von
Punkt- bzw. Linienquellen aufgefasst. Der Streubeitrag einer solchen Linienquelle lasst
sich experimentell leicht mittels Phantommessungen bestimmen. Es zeigt sich, dass die
Streuverteilung gut durch eine monoexponentielle Fittfunktion genahert werden kann:
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h(r,r') = g (3.1)

wobei r den radialen Abstand der Linienquelle zur Achse des Tomographen bezeichnet
und r” den zu betrachtenden Aufpunkt innerhalb der Streuverteilung.

Die Streuverteilung einer beliebigen Emitterverteilung wird nun als Uberlagerung
aus den Streuverteilungen einzelner Linienquellen dargestellt. Mathematisch handelt es
sich hierbel um das Integral

S(s.¢)= p(s.@)On(s,s) = [ds pls,¢) &> (3.2)

Das Problem der Streukorrektur reduziert sich damit auf das Auffinden der ortsabhangi-
gen Streuverteilungsfunktion, welche durch Phantommessungen mit Linien- oder
Punktquellen erfolgt.

Mit dem Konvolutions-Subtraktions-Algorithmus werden gute Ergebnisse bei 2D-
Scannern erzielt. Bei Ubergang zum 3D-Modus macht sich allerdings der Wegfall der
abschirmenden Septen durch einen stark erhdhten Streustrahlungsanteil bemerkbar. In
dieser Situation ist der Superpositionsansatz nicht mehr haltbar und es mtissen komple-
xere Modelle verwendet werden, die die zugrundeliegenden physikalischen Effekte
berticksichtigen. In dieser Situation kénnen vor allem simulationsbasierte Ansétze ihre
Stérken ausspielen. Optimal ware eine komplette Monte-Carlo- (MC-) Simulation des
Abbildungsprozesses im Tomographen. Dieser Ansatz wird bisher noch durch die er-
forderliche hohe Rechenzeit erschwert. Daher wurden vereinfachte Modelle entwickelt,
die sich auf bestimmte Wechselwirkungen oder auf Einfachstreuung beschranken. Ein
solches Modell wurde auch in dieser Arbeit verwendet bzw. weiterentwickelt und wird
daher im folgenden Abschnitt etwas detaillierter besprochen.
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3.2.2. DER SINGLE SCATTER SIMULATION- (SSS-) ALGORITHMUS

Bel dieser Streukorrekturmethode wird
der Streuanteil in den einzelnen Koinzi-
denzlinien  durch  den Einfach-
Streubeitrag einer Vielzahl kleiner Volu-
mina approximiert, die Uber das gesamte
Objektvolumen verteilt sind (s. Abb. 3.3).
Dies ist mdglich da sich der Einfach-
Streubeitrag eines Elementarvolumens dV
zu einer Koinzidenzlinie AB durch einen
analytischen Ausdruck darstellen l&sst.
Die Summe der Beitrdge einer hinrei-
chend grof3en Zahl solcher Elementarvo-
lumen ergibt eine gute Schatzung des

Einfach-Streuanteils an der Koinzidenzli- Abb. 3.3. Einfach-Streubeitrag eines Elementarvolu-

nie AB (Watson et al 1996). mens dV um den Streupunkt S zur Koinzidenzlinie,
die von den Detektoren A und B aufgespannt wird.

Sei der Punkt S das Zentrum eines
solchen Elementarvolumens dV. Wir interessieren uns fur den in S ankommenden Pho-
tonenstrom, der von Vernichtungs-Ereignissen herrihrt, die auf AS stattgefunden haben.
Dieser kann durch das Wegintegral langs AS Uber die Emitterverteilung im Objekt ge-
schétzt werden, korrigiert um den Schwachungsfaktor léngs dieser Strecke:

—Js'u(Eyi)dX

S
s Of (%) dx e * . (33)
A

In diesem Ausdruck bezeichnet f(x) die Emitterverteilung im Objekt und u(E, X) den

Schwachungskoeffizienten fur die Photonenergie E. Im Falle der Positronenzerstrahlung
betragt diese Energie bekanntlich 511 keV. Um ein Mal3 fur den Streubeitrag von dV
zur Koinzidenzlinie AB zu erhalten, berechnen wir den Anteil von I as, der in Richtung
von Detektor B gestreut wird. Dieser wird durch den differentiellen Wirkungsquer-

schnitt % der beteiligten Wechselwirkung(en) bei der Photonenergie E

beschrieben. Da wir uns auf Comptonstreuung beschranken, ist du(6) durch den diffe-
rentiellen Compton-Wirkungsquerschnitt (1.14) gegeben:
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du(6) = p,do(8) = - [aio(6) (3.4

tot

mit p. as Elektronendichte, sowie gi,x und do(6) dem totalen bzw. differentiellen
Compton-Wirkungsquerschnitt.

Genau wie in (3.3) missen wir bel den gestreuten Photonen die Schwéachung im Objekt
berticksichtigen. Insgesamt erhalten wir also den Ausdruck:

S

—Tp(E’,X)dX
N: j %) dX (& J HO) =

dQ (35)

Hierbei steht u(E’',X) fir den Schwachungskoeffizienten bei der gestreuten Photon-

E
2-cos
ASund BS aufgespannt und ist dadurch eindeutig bestimmt.

energie E’, wobei fir Comptonstreuung E' = gilt. Der Streuwinkel dwird von

Weiter muss in dem gesuchten Ausdruck fur den Streubeitrag den geometrischen
Verhaltnissen sowie der energieabhéangigen Effizienz der Detektoren Rechnung getra-
gen werden. Der von den Detektoren A und B dargebotene Raumwinkel ist durch den

Ausdruck 22 , bzw. — gegeben Hier steht gup fur den normal zu AS bzw. BS présen-

A B
tierten Detektorquerschnitt, rags entspricht dem Abstand Streupunkt — Detektor. Das
Ansprechverhalten der Detektoren modellieren wir durch die Effizienzfunktion
&,5(E), wobei wir eine gau3férmige Verteilungsfunktion fir die Energieaufldsung

annehmen. ¢ hangt weiter von den Diskriminatoreinstellungen LLD und ULD des De-
tektorsystems ab. Fir LLD=350 keV und ULD=650 keV hat & den in Abb. 3.4
skizzierten Verlauf.

Damit erhalten wir bereits den gesuchten Ausdruck fir den Einfach-Streubeitrag:

S

—|u(E,%)ax u(E',x)dx
£(%) R H©) I BO—RA(E) 2,(E). (36

|, O
A dQ

>ty )
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Abb. 3.4. Verlauf der Detektoreffizienzfunktion fir die
untere Energieschwelle LLD=350 keV.

Bis jetzt haben wir ohne Einschrénkung der Allgemeinheit den Fall betrachtet, dass das
gestreute Photon in Detektor B und das ungestreute in Detektor A registriert wird. Zum
Streuanteil in der Koinzidenzlinie AB tragt aber genauso auch der umgekehrte Fall beli.
Wir vertauschen in (3.6) die Detektoren A und B und notieren:

S u(E,x pE X)dx
I DIf(X)d)?Ee£ gg(f rE GG—@B(E)@A(E'). 3.7)

Ia und Ig addieren sich zum gesamten Einfach-Streubeitrag des Punktes S zur Koinzi-
denzlinie AB:

=1+ (39)

l AS,B

Um nun den Streubeitrag des Objektes zu AB zu schétzen, muss Gleichung (3.8) fur
eine Vielzahl von Streupunkten S bewertet und aufsummiert werden. Dies entspricht
einem Volumenintegral Uber das gesamte Objekt:

o = [[[1assdV (3.9)

bzw. in diskretisierter Form:

Ns
| e DZ | AS,B (3.10)
n=1
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mit Ns gleich der Gesamtzahl von Streupunkten im Objekt. Ns muss hinreichend grof3
gewahlt werden, um eine befriedigende Naherung fur |ag zu erhalten. Damit wird auch
gleich der entscheidende Nachteil des SSS-Algorithmus sichtbar: Da die Ausdriicke
(3.6) und (3.7) insgesamt sechs verschiedene Linienintegrale enthalten (zwel Schwéa
chungsintegrale davon konnen durch einfache Skalierung des Compton-
Wirkungsquerschnittes berechnet werden?), die fiir jeden Streupunkt und fiir jede Koin-
zidenzlinie bewertet werden missen, ist die erforderliche Rechenzeit im Vergleich zur
2D-Korrektur immer noch sehr hoch. Wir schlagen daher im folgenden Abschnitt eine
rechenzeitoptimierte Implementierung des SSS-Algorithmus vor, die diesen Nachteil
beseitigt (Werling et al 1999, Watson 1999).

3.3. Effiziente Implementierung des SSS-Algorithmus

Der Schltissel zur Optimierung des SSS-Algorithmus liegt einmal in der konsequenten
Ausnutzung der Symmetrien des Problems, sowie in der Berticksichtigung bestimmter
Eigenschaften der Streuverteilung. |m Gegensatz zu den ungestreuten Ereignissen tragt
Zu den gestreuten Ereignissen in einer KL das gesamte Objektvolumen bei. Die Streu-
ung kann daher als integraler Prozess Uber das Objektvolumen betrachtet werden.
Formal kommt dies durch das Volumenintegral in Gleichung (3.9) zum Ausdruck. Hier-
aus ergeben sich wichtige Konsegquenzen fur die Verteilung der Streuereignisse im
Projektionsraum:

0] Rasche Abnahme des Steuanteils an den Randern der Projektion. Dies
kann direkt durch die Energieabhéngkeit der gestreuten Photonen erklart
werden. Da die am Rand auftretenden Streuereignisse grofderen Streu-
winkeln entsprechen, besitzen diese Photonen laut (1.12) eine geringere
Energie als im Zentrum der Projektion. Durch die Energiediskriminie-
rung des Detektorsystems werden diese Ereignisse mit einer geringeren
Wahrscheinlichkeit registriert.

(i) Niederfrequente Natur der Streuverteilung. Zur Streuung tragt das ge-
samte Objektvolumen bei. Lokale Schwankungen der Aktivitdts- und
Schwéchungsverteilung wirken sich daher nur gedampft auf den Streuan-
tell aus. Typische Streuvertellungen haben daher fast ausschliefdlich
niederfrequente Anteile.

2 In organischen Materialien ist der Comptoneffekt die bei weitem vorherrschende Wechselwirkung.
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Eigenschaft (ii) macht es unnétig, die Streuverteilung mit der gleichen raumlichen
Auflésung zu erfassen wie die ungestreuten Ereignisse. Die Streuberechnung kann da-
her in einem vereinfachten Modell des Tomographen erfolgen, das nur aus einer
Untermenge von Detektoren auf einem Ring sowie einer reduzierten Zahl von Detektor-
ringen besteht. Auf diese Weise wird die Zahl der zu berechnenden KLs erheblich
reduziert.

3.3.1. KONSTRUKTION DES MODELLS

9 % de Rechenzeit wird beim SSS-Algorithmus fir die Auswertung der
Linienintegrale in Gleichung (3.6) und (3.7) verwendet. Wir richten daher unser Augen-
merk auf die Minimierung der Zahl der Linienintegrale des Modells. In der
urspringlichen Implementierung des Algorithmus wurde die Streuberechnung Projekti-
on fur Projektion individuell und unabhangig von den vorhergehenden durchgefihrt. Da
die Zahl der KLs ~N? ist, mit N der Zahl der Detektoren im Modell, hatte eine
Verdoppelung der Abtastrate eine Vervierfachung der Rechenzeit zur Folge. Dieser
Nachteil kann in einem ganzheitlichen Modell des Tomographen vermieden werden.
Dieses Vorgehen ist in Abb. 3.5 skizziert. Zundchst wird auf einem Ring eine
Untermenge von Detektoren ausgewahlt, die die Drehsymmetrie des Tomographen er-
halt. Anschlief3end werden die KL erzeugt und zwar ausschliedlich auf der gewahlten
Detektor-Untermenge. Abbildung 3.6 veranschaulicht den Vortell dieses Schemas. Alle
KL, die auf Detektor A beginnen, haben ein gemeinsames Linienintegral mit dem
Streupunkt S. Die Zahl der Linienintegrale ist nun allein durch das Produkt der
Streupunkte Ns und der Detektoren N bestimmt. Damit sinkt die Komplexitét des
Problems um eine Grél3enordnung auf ~N.

. “:""J‘Ve‘ o8 “ogs, Y ® [}
° “c0,, | J [

Abb. 3.5. Ansicht einer einzelnen Schicht des Streumodells. (A) Detektorgeometrie des Scanners. (B) Defi-
nition einer Untermenge von Detektoren, die die Drensymmetrie erhdt. (C) Auswahl der KL, gezeigt fir
zwel Projektionswinkel. Die zweite Projektion verwendet die meisten Detektoren der ersten Projektion.
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In der Implementierung des Modells
wird dieser Vortell ausgenutzt, indem die Li-
nienintegrale zur spéateren Wiederverwendung
zwischengespeichert werden, sobald sie ein-
mal berechnet wurden. Dies ist besonders bei
der Verwendung in iterativen Algorithmen
von Nutzen: Da die Schwéachungsverteilung
invariant zwischen aufeinander folgenden
Iterationen bleibt, missen die Schwé&chungs-
integrale nicht mehr neu berechnet werden,

‘. ; .

sondern kdnnen aus dem Speicher abgerufen Bl g
werden. Dadurch wird eine weitere Reduzie- B”
rung der Rechenzeit erreicht. Abb. 3.6. Das durchgezogene Linienintegral AS

i - ird ehreren KL gemei tzt.
Bisher haben sich unsere Betrachtungen oo oo - JEMANSAT GENY

auf einen Detektorring beschrankt. Das gesamte Streumodell besteht aus einer geeigne-
ten Zahl von Detektorringen, die die gesamte Tiefe des Gesichtsfeldes des
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Abb. 3.7. 3D-Ansicht des Streumodells. Die ausgewahlten Detektoren
(7 Ringe zu je 72 Detektoren) sind mit kleinen Kreisen markiert. Im
Innern sind dieim Objekt verteilten Streupunkte als kleine Dreiecke zu
erkennen.
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Tomographen abdecken. Auch in axialer Richtung kann die niederfrequente Natur der
Streuverteilung ausgenutzt werden. Die Abtastrate sollte aus Griinden der numerischen
Stabilitédt in etwadie gleiche wie in radialer Richtung sein. Abbildung 3.7 zeigt eine 3D-
Ansicht des Streumodells. Im Innern des Modells sind die Streupunkte zu erkennen, die
Uber das gesamte Objekt verteilt wurden (Ns ~ 600). Auf jedem Detektorring wurden 72
von 576 Detektoren ausgewahlt, dies entspricht einer Abtastrate von 1:8. Daraus ergibt
sich ein Streusinogramm mit den Dimensionen 18 Mitglieder x 32 Projektionen. Die
axiale Richtung wird von 7 Detektorringen abgedeckt. Hierdurch wird eine weitgehend
homogene Abtastung der Streuverteilung erreicht.

3.3.2. INTERPOLATION UND SKALIERUNG DER STREUVERTEILUNG

Da die Streuverteilung letztendlich von den Emissionsdaten subtrahiert werden soll,
mussen Streudaten und Emissionsdaten kommensurabel gemacht werden, d.h. das
Streusinogramm muss auf die gleichen Dimensionen wie das Emissionssinogramm ge-
bracht werden. Dies wird durch Interpolation der Streudaten mittels kubischer Splines
in allen drei Dimensionen (radial, axial und Projektionswinkel) erreicht.

Im Anschluss an die Interpolation erfolgt die korrekte Skalierung der Streudaten.
Dieser Skalierungsfaktor enthalt etwaige multiplikative Korrekturen, die entweder im
Modell nicht berlicksichtigt oder zur Ausfiihrungszeit unbekannt sind, und wird durch
Angleichung der Streuvertellung an die Ré&nder der Emissionsdaten gewonnen. Da die
Skalierung in dieser Arbeit Teil der iterativen Bildrekonstruktion ist, mdchte ich es an
dieser Stelle bel den allgemeinen Formulierungen belassen und auf den folgenden Ab-
schnitt verweisen.

3.4.Einbindung des Streumodells in die iterative Bildrekonstruktion

Wie bereits erwéhnt, unterscheidet sich die iterative Bildrekonstruktion grundlegend
vom analytischen Verfahren der gefilterten Ruckprojektion. Bel der iterativen Bildre-
konstruktion werden die Parameter (= Pixelwerte) eines geeigneten Modells der
Messdaten unter Maximierung eines Ahnlichkeitskriteriums angepasst. Beim Maxi-
mum-Likelihood- (ML-) Algorithmus ist dies die Wahrscheinlichkeit, dass der
gemessene Datensatz aus den jeweiligen Pixelwerten erzeugt wurde. Damit wird der
statistischen Natur des Messprozesses Rechnung getragen. Gleichzeitig bietet dieser
Ansatz weitere interessante Moglichkeiten: Da das Modell der Messdaten nicht von
vornherein festgelegt ist, kdnnen spezielle Eigenschaften des Messprozesses oder des
Tomographen ins Modell integriert werden.
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Fur die iterative Bildrekonstruktion bietet sich ein modifizierter Maximum-
Likelihood-Schétzer in Verbindung mit dem Expectation-Maximization- (EM-) Algo-
rithmus an. Die (k+1)te Naherung des Bildvektors f&*? ergibt sich aus der kten Iteration
% mittels der Gleichung:

M L .
fj(k+1) - f,-(k) [EZ;W” %} 1<j<N. (3.11)

Hierbei enthélt der Vektor p die gemessenen Emissionsdaten und p® entspricht den
geschéatzten Emissionsdaten, berechnet durch eine Anwendung des Datenmodells auf

den aktuellen Pixelvektor f. Bei der Initialisierung gilt f© >0 fiir alle Pixel.

Das Datenmodell soll den bildgebenden Prozess im Tomographen reflektieren
und wird in diesem Zusammenhang Vorwartsprojektion genannt. Gewohnlich werden
die Messdaten als Linienintegrale Uber die Emissionsverteilung modelliert, die zu Paral-
lelprojektionen zusammengefasst werden. Dies entspricht der zweidimensionalen
Radontransformation einer Funktion f(x,y). In der Realité wird der Abbildungsprozess
immer durch begleitende Effekte wie Linienverbreiterung durch die begrenzte Auflo-
sung der Detektoren oder Streuung im Objekt gestort. Frihere Arbeiten haben gezeigt,
dass dem Prozess der Linienverbreiterung durch Einbindung in die Vorwartsprojektion
begegnet werden kann (Luig et al 1988, Brix et al 1997). Der gleiche Ansatz soll hier
flr die gestreuten Photonen verwendet werden:

po = p® + AW [F® (f (k),ll)- (3.12)

Hierbei ist §® (f ‘k),u) die geschétzte Streuverteilung fir die Projektion i, berechnet
durch Anwendung des Streumodells auf die kte Naherung der Emissionsdaten f® unter
Einbeziehung der (konstanten) Schwachungsdaten p. A® ist ein globaler Skalierungs-
faktor fr die Streuverteilung wie oben beschrieben. A% wird ebenfalls iterativ mit Hilfe

der Emissionsdaten gewonnen. Hierauf soll im Folgenden etwas genauer eingegangen
werden.

Abbildung 3.8 zeigt eine typische Projektion aus einem PET-Rohdatensatz. Da
das Objekt nur die Mitte des Gesichtsfeldes ausflillt, kénnen nur dort ungestreute Ereig-
nisse registriert worden sein. Umgekehrt heil3t dies, dass an den Randern der Projektion
ausschliefdlich gestreute Ereignisse vorliegen kénnen, da sich dort zum Zeitpunkt der
Messung keine Aktivitét befunden hat. Diese Information kann zur Ermittlung von A®
ausgenutzt werden.
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Hierin bezeichnet r. := p, = A [§ das sogenannte Residuum, also die Differenz zwischen

den Emissionsdaten und der skalierten Streuverteilung. p(X) ist eine symmetrische, posi-
tiv definite Funktion mit einem eindeutigen Minimum bei x=0, die als
Gewichtsfunktion fur die Residuen fungiert. Beispielsweise ist fur die Methode der

kleinsten Quadrate, wie sie oft bei der linearen Regression verwendet wird, p(x) = x2.

Die Methode der kleinsten Quadrate erweist sich gegentiber , Ausreil3erwerten* als nu-
merisch instabil, d.h. Einzelwerte mit sarker Abweichung beeinflussen
unverhaltnismaldig stark den gefundenen Fitt-Parameter A. Es liegt daher nahe, o(X)
durch eine andere Funktion zu ersetzen, die den Einfluss der Ausreif3erwerte beschrankt.

Der Fitt-Parameter A wird nun gefunden durch L6sung der Gleichung:
M =>p(r,)=minimal . (3.16)

Allerdings ist Gleichung (3.16) nur fir p(x) = x? geschlossen |6sbar. Fir andere Funk-

tionen p(x) kann (3.16) auf ein iteriertes, gewichtetes Problem der kleinsten Quadrate
zurlickgefuihrt werden, wie im Folgenden gezeigt wird.

Der gesuchte Parameter muss Losung folgenden Gleichungssystems sein:

dp(ri) i _
Z—dri %_o. (3.17)

Sei w eine Gewichtsfunktion, definiert durch den Ausdruck

w(x) = 1 ad‘(’j—ix) . (3.18)

X
Damit wird (3.17) zu:

Zw(ri)tm %:0- (3.19)

Das igt aber genau die Gleichung, die wir fur p(x) = x? erhalten, und zusétzlich noch

jeden Datenpunkt mit der Gewichtsfunktion w(r;) gewichten. Die Losung von (3.16) ist
also dem gewichteten Problem der kleinsten Quadrate aquivalent. Allerdings hangen die
Gewichte w; selbst wieder von der zu suchenden Losung A ab:

w, =w(r,)=w(p, -\ [E). (3.20)
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(3.19) und (3.20) mussen also simultan befriedigt werden. Ein solches Fixpunktproblem
kann iterativ gelost werden, d.h. man 16t zunéachst (3.19) mit wi=1 fur alle i und ermit-
telt eine erste Naherung fir A. Anschlie3end werden die Gewichte wi nach Gleichung
(3.20) neu berechnet und erneut in Gleichung (3.19) eingesetzt, um die néchste Nahe-
rung fir A zu erhalten.

Insgesamt ergibt sich also folgendes Iterationsschema fir A:
1. Initialisiere w®=1 fur alei
2. k=1
3. Lose Gleichung (3.19) mit Hilfe der Methode der gewichteten quadra-
tischen Abweichung und erhalte A® (Bibliotheksfunktion)
4. Berechne w**D=w(r) fir alei
5. k=k+1
6. Gehe zuriick zu Schritt 2

wobei k die Iterationsnummer bezeichnet. Damit ist die Minimierung der allgemeinen
Kostenfunktion (3.15) auf die Methode der kleinsten Quadrate zurlickgefhrt.

Das obige Iterationsschema eignet sich auch besonders zur numerischen Imple-
mentierung, da die Methode der kleinsten Quadrate in zahlreichen mathematischen
Funktionsbibliotheken zu finden ist. Einen hervorragenden Uberblick tiber das gesamte
Spektrum der numerischen Methoden und ihrer Anwendung findet man z.B. in Press et
al (1992).

Beispielsweise ist fir kleinste Absolutabweichung (L1) p(x)=|X mit der Ge-
wichtsfunktion w(x):i. Tabelle 3.1 zeigt eine Ubersicht gemeinhin verwendeter

X

Gewichtsfunktionen.

Fur die Streuberechnungen wurde eine modifizierte , Fair* -Funktion verwendet:
1
w(r)=m B——— (3.21)
1]

mit dem Parameter ¢=1,3998 (Rey 1983) und m; der oben definierten Maskenfunktion
(3.13). Durch die Maskenfunktion wird sichergestellt, dass nur die Daten in den Streu-
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randern den Parameter A beeinflussen, wahrend die Daten im Zentrum der Projektion

ausgeblendet werden.

Tabelle 3.1. Typische Gewichtsfunktionen fir die robuste Parameterschétzung.

type PX) W(x)
L, X—22 1
’ g i
Lo-Ly 2( 1+X§—1) 1122
" s i
“Fair” C{% - |09(1+|;ﬂ 1%
if [q <k x*/2 1
e {if =k {kw—k/z) {k/IXI
Cauchy C—22Iog(1+ (x/c)z) s (; o
Geman-McClure x*/2 12 2
1+ x? (1+ X )
Welsch 0—22[1— exp(— (x/c)? )] exp(— (x/ c)z)
rue f115° Chfboe)] {(1—[x/c12)2
if |X>c ¢?/6 0
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Tabelle 3.2. Graphische Darstellung verschiedener Gewichtsfunktionen fur die robuste Parameterschét-

zung.
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Abb. 3.9. Architektur der entwickelten Klassenbibliotheken (Auszug).

3.5. Implementierung

Eine der Hauptschwierigkeiten der Arbeit war die Implementierung der vorgestellten
Verfahren. Da die meisten der verwendeten Methoden neu entwickelt wurden, konnte
nur in geringem Mal3e auf bereits vorhandene Programmpakete zurtickgegriffen werden.
Da die Bildrekonstruktion eine aul3erst zeitkritische Anwendung ist, vor alem mit Hin-
blick auf den spéteren Einsatz in der klinischen Routine, war eine Optimierung des
Programmcodes ,,von Hand“ unumganglich.

Zu diesem Zweck wurde in unserer Gruppe seit einigen Jahren eine objektorien-
tierte Klassenbibliothek (LIBECAT7) in der Programmiersprache C++ entwickelt.
Zunéchst nur als Schnittstelle zum Lesen und Schreiben des ECAT7-Dateiformates
(Collard 1985) gedacht, wurde die Bibliothek im Laufe der Arbeit um verschiedene
Methoden zur Bildverarbeitung erweitert, z.B. Matrizenoperationen, Vor-
wartsRuckwaérts-Projektoren, Rebinning-Verfahren usw. Aus dieser Bibliothek kann
dann mit relativ geringem Aufwand jeder beliebige Bildverarbeitungsalgorithmus zu-
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sammengesetzt werden. Zudem ist durch das objektorientierte Konzept die einfache
Wiederverwendbarkeit der entwickelten Komponenten gegeben.

Der beschleunigte SSS-Algorithmus wurde ebenfalls als Klassenbibliothek in
C++ implementiert (LIBSSS). Abbildung 3.9 gibt einen Auszug der entwickelten Biblio-
theken wieder. Darauf aufbauend wurde der Code fir den iterativen
Bildrekonstruktionsalgorithmus, inklusive Streuung in der Vorwartsprojektion, entwi-
ckelt. Durch die Objektorientierung ist dabei nur die Kenntnis der Schnittstellen zu den
erwahnten Klassenbibliotheken notwendig. Der innere Zustand der Objekte bleibt dabei
dem Anwender verborgen, da die Kommunikation zwischen Hauptprogramm und Ob-
jekten nur Uber vordefinierte Schnittstellen, den Methoden, erfolgen darf. Dadurch ist
sichergestellt, dass sich eventuelle Anderungen in der Implementierung der Klassen
nicht auf das aufrufende Programm auswirken. Auf diese Weise wird die Wiederver-
wendbarkeit der entwickelten Klassen garantiert.

Die Abb. 3.10 gibt die Software-Architektur des entwickelten Rekonstruktions-
programms wieder. Die zu rekonstruierenden Rohdaten werden dabei in den Objekten
EMISSION und SCHWACHUNG gekapselt. Das rekonstruierte Bild wird durch das
Objekt IMAGE dargestellt. Das Streumodell selbst ist ebenfalls in einer Klasse gekap-
selt, von der zur Laufzeit eine Instanz erzeugt wird. Das Hauptprogramm kommuniziert
Uber Methodenaufrufe mit den verschiedenen Objekten. Die Verbindungslinien verdeut-
lichen, welche Methoden jewells vom Hauptprogramm aufgerufen werden.

Die Programme wurden auf verschiedenen Computerarchitekturen kompiliert und
ausgefuhrt. Dies waren einmal verschiedene Workstations vom Typ SUN Ultra Sparc ||
(SUN Microsystems Deutschland GmbH, Grasbrunn) mit dem Betriebssystem Solaris,
sowie mehrere 1386 Desktop Rechner mit Intel Pentium 11 bzw. Il Prozessor (Intel
GmbH, Feldkirchen) unter dem Linux Betriebssystem. Durch die Verwendung der Pro-
grammiersprache C++ ist eine weitgehende Plattformunabhangigkeit gegeben.
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3.6. Bildrekonstruktion

Zur Bildrekonstruktion wurde das iterative Verfahren mit dem beschleunigten
SSS-Algorithmus aus Kapitel 3.4 angewandt. Zum Aufbau des Streumodells wurden
auf jedem Detektorring 72 von 576 Detektoren ausgewahlt, dies entspricht einer Abtast-
rate von 1:8. Daraus ergibt sich ein Streusinogramm mit den Dimensionen 18
Mitglieder x 32 Projektionen. Die axiale Richtung wird von 7 Detektorringen abge-
deckt. Hierdurch wird eine weitgehend homogene Abtastung der Streuverteilung
erreicht. Zur Volumenabtastung wurden zwischen 600 und 1200 Streupunkte im Objekt
verteilt, dies entspricht einer Dichte von 120 bis 240 Streupunkten pro Liter.

Zur Beschleunigung der Konvergenz des Verfahrens wurde das ordered subsets-
(OS-) Verfahren angewandt (Hudson and Larkin 1994). Die Rekonstruktion beginnt mit
einer Grobndherung des Emissionsbildes, berechnet aus 16 Subsets und verschwinden-

der Streuverteilung (5© (f © p) =0 fir alle Projektionen). Filr alle weiteren Iterationen

wurde 5® (f®, ) durch Anwendung des Streumodells auf die aktuelle Naherung des

Bildvektors f* gemaR Gleichung 3.10 berechnet. Dartiber hinaus wurde die Zahl der
Subsets sukzessive auf 1 verringert (i.e. 16, 8, 4, 2, 1). Die Matrixgrofe der rekon-
struierten Bilder war 256x256 mit einer Pixelgréfie von 2,53x2,53 mm?.

Ein weiterer wichtiger Punkt ist die korrekte Einstellung der unteren Energie-
schwelle des Streumodells. Per Voreinstellung werden die Werte fur die untere und
obere Energieschwelle des Modells (LLD und ULD) aus dem Emissionsdatenfile tber-
nommen. Wie jedoch kirzlich von Adam und Watson (1999) gezeigt wurde, weichen
beim ECAT EXACT HR" nominaler und tatsichlicher Wert dieser Parameter zum Teil
erheblich voneinander ab. In allen durchgefihrten Streuberechnungen wurde daher der
nominale Wert von 350 keV durch den experimentellen Wert von 327 keV ersetzt.

3.7.Phantome und radioaktive Quellen

Fur die Evaluierung des entwickelten Verfahrens wurden Messungen mit verschiedenen
Phantomen durchgefihrt. Die Wande der Phantome bestanden aus Plexiglas, der Innen-
raum war mit Wasser befiillt. Wasser und Plexiglas besitzen eine vergleichbare Dichte
wie Weichteilgewebe und zeigen daher auch das gleiche Streuverhalten. Die Zylinder-
phantome wurden aulRerhalb des Gesichtsfeldes fixiert, wohingegen das
Ganzkdrperphantom auf dem Bett gelagert wurde, um eine moglichst patientenghnliche
Situation zu schaffen. Zum Befiillen der Phantome wurde *®F in wéssriger Lésung ver-
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wendet (2-Desoxy-2-Fluoro-D-Glucose). Die Transmissionsmessungen zur Bestim-
mung der Abschwachungsfaktoren wurden am ECAT EXACT HR'™ mit den drei
eingebauten *®Ge-Stabquellen durchgefiihrt.

Fur die Messung der Streustrahlenverteilung von Linienquellen wurde ein Zylin-
derphantom mit 22 cm Durchmesser und einem entsprechendem Einsatz verwendet. Der
Einsatz bestand aus einem Plexiglasdeckel mit 22 cm Durchmesser, passend zum Zy-
linderphantom, auf dem senkrecht zur Oberflache 3 Plexiglasréhrchen mit einem
I nnendurchmesser von 7 mm angebracht waren. Der Plexiglasdeckel war im Bereich der
Rdhrchen durchbohrt und mit Schraubdeckeln versehen, um ein Beflllen der Réhrchen
zu erméglichen.

Zur Evaluierung der Genauigkeit der Streukorrektur wurde das NEMA-Phantom
verwendet. Dieses Phantom besteht aus einer zylinderformigen Hauptkammer mit
22 cm Durchmesser, sowie vier zylindrischen Einsétzen mit jeweils 5 cm Durchmesser.
Die Einsétze sind mit Schraubverschltissen versehen, um ein problemloses Befiillen mit
einer Aktivitétslosung zu ermdglichen. Das Phantom besitzt eine axiale Symmetrie.

Bei Ganzkorpermessungen ist der Streuanteil durch die Grofl3e des Objektvolu-
mens bedingt besonders hoch. Um eine solche Situation nachzuahmen, wurde das EEC-
Ganzkdrperphantom verwendet. Dieses Phantom besteht aus einem ovalen Plexiglas-
korper von 34 cm Breite und 26 cm Hohe. Im Innern befindet sich ein zylindrischer
Einsatz mit 22 cm Durchmesser dhnlich dem NEMA-Phantom, mit vier kleineren
Einsdtzen mit je 5 cm Durchmesser. Die insgesamt funf Kammern haben verschlief3bare
Offnungen, zur Befilllung mit Aktivitdtslosung. Eine detaillierte Beschreibung des
EEC-Phantoms sowie seiner Verwendungsmadglichkeiten findet man in Guzzardi et al
(1991).

Abbildung 3.11 zeigt eine grafische Darstellung der verwendeten Phantome.
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Abb. 3.11. Graphische Darstellung der verwendeten Phantome. Oben links: Zylinderphantom mit
Einsatz fur Linienquellen. Oben rechts: NEMA-Phantom. Unten: EEC-Ganzkorperphantom.
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4. Ergebnisse und Diskussion

4.1.Rechenzeitoptimierung

Vorraussetzung fur die Verwendung des Streumodells in der iterativen Bildrekonstruk-
tion ist eine deutliche Reduktion der erforderlichen Rechenzeit. Daher wurde bei der
Implementierung des beschriebenen Verfahrens besonderes Augenmerk auf die Effi-
zienz des Streumodells gerichtet. Zur Ermittlung der Rechenzeit wurde das Modell auf
verschiedenen Rechnerplattformen unter praxisnahen Bedingungen getestet. Die Zahl
der Streupunkte im Objektvolumen betrug 682, die Dimensionen der berechneten Streu-
sinogramme 18x36, interpoliert 288x144, Mitglieder xProjektionen.

Zum Vergleich wurde die gleiche Streuberechnung mit der standardmaél3igen I mp-
lementierung des SSS-Algorithmus in der Systemsoftware des ECAT EXACT HR®
(Version 7.1) durchgefinhrt.

Abbildung 4.1 gibt den ermittelten Bedarf an Rechenzeit fur 2 aufeinander fol-
gende Iterationen des Streumodells an. Wie erwartet ergibt sich durch die neue
Implementierung ein erheblicher Gewinn an Rechenzeit (>86 %). Die Linienintegrale
durch die konstante Schwéachungsverteilung missen nur wahrend der ersten Iteration
berechnet werden und werden danach im Speicher gehalten. Daher fallt die Rechenzeit
flr alle nachfolgenden Iterationen kiirzer aus als bei der Ersten.

300 ~ —
I (teration 1
[ folgende Iterationen
v,
8 200/ J
QCJ 50// //
=
® 40 -
x
30
20
10
0 T T

PIIl SUN  ECAT_7.1(SUN)

optimiert

Abb. 4.1. Rechenzeit fir eine Streuberechnung. Von links nach rechts Optimierte Version des SSS
Algorithmus auf Pentium (P) 11 Rechner, SUN Ultra Sparc, Standardsoftware 7.1 des PET-Scanners.
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4.2.Linienquellen

Zum Test der Streukorrektur wurden zunéchst Messungen mit Linienquellen durchge-
fahrt. Hierzu wurde ein Plexiglasrohrchen mit 7 mm Innendurchmesser in das
Zylinderphantom eingebracht und mit einer wassrigen **F-FDG-L6sung befiillt. Das
Zylinderphantom selbst wurde mit Wasser beflillt, um ein homogenes streuendes Medi-
um zu simulieren. Die Anfangsaktivitdt der Linienquelle betrug 50 kBg/ml.

Die Simulation einer lokal sehr eng begrenzten Quelle in einem streuenden Medi-
um ist eine besonders anspruchsvolle Situation, da sich hier Fehler im Modell nicht so
einfach herausmitteln kdnnen wie bei einem gleichmal3ig mit Aktivitéat befillten Phan-
tom. Gleichzeitig lasst sich das Ergebnis leicht auf Plausibilitét Uberprifen, da in den
Projektionen gestreute und ungestreute Ereignisse einfach auseinandergehalten werden
konnen.

Von allen durchgefiihrten Streusmulationen waren bei den Linienquellen die
meisten Streupunkte (ca. 1200) notwendig, um einen glatten Verlauf der berechneten
Streuprofile zu erhalten.

Abbildung 4.2 zeigt die Emissionsbilder der gemessenen Linienquellen fir ver-
schiedene radiale Positionen. Die Quelle wurde auf insgesamt drei verschiedenen
radialen Positionen (r=0 cm, 4,5 cm und 9,0 cm) platziert. Die Abbildungen zeigen je-
wells zwel verschiedene Projektionen. Projektion 0 (0°) entspricht einer vertikalen Sicht
von oben nach unten, parallel zur Versatzrichtung der Linienquelle, Projektion 72 (90°)
genau senkrecht hierzu. Folglich ist die scheinbare Position der Quelle in Projektion O
immer im Zentrum der Projektion, wahrend in Projektion 72 der volle Versatz der Li-
nienquelle sichtbar wird. Zum Vergleich ist jeweils die vom Modell berechnete
Streuverteilung aufgetragen.

In allen Féllen tritt am Ort der Quelle ein ausgepragtes Maximum in der Streuver-
tellung auf. Diese Form rihrt daher, dass die Energie der Compton-gestreuten Photonen
mit zunehmendem Streuwinkel kleiner wird (s. Abb. 1.7, S. 14) und diese in Folge stér-
ker durch die Materie geschwacht werden, da der Compton-Wirkungsquerschnitt mit
sinkender Energie zunimmt. Zusétzlich sinkt aufgrund der Energiediskriminierung in
den Detektoren die Detektionswahrscheinlichkeit mit kleinerer Photonenenergie. Das
Streumodell bildet diesen Effekt offensichtlich gut nach.
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Abb. 4.2. Emissionsprofile und Streuverteilungen fir eine Linienquelle in den drei unterschiedlichen
radialen Positionen r=0 cm, 4,5 cm und 9 cm (oben, Mitte, unten).

Linke Spalte: Projektion O (vertikal, 0°), rechte Spalte: Projektion 72 (transversal, 90°).
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Die berechneten Streuverteilungen stimmen in allen Fallen gut mit den Emissi-
onsprofilen Uberein. Ein weiterer typischer Effekt tritt bel Verschiebung der
Linienquelle in radialer Richtung auf: Die Emissionsverteilung nimmt aufgrund des
Streuhintergrundes eine ausgepragt asymmetrische Form an. Gleichzeitig verschiebt
sich das Maximum der Streuverteilung weiter nach aul3en als der Emissionspeak selbst.
Das Streumodell kann offenbar auch dieses Phdnomen konsistent simulieren.

Der Vergleich der Streuprofile mit den Emissionsdaten gibt zwar Aufschluss Uber
den korrekten Verlauf der Streuverteilung an den Randern der Projektion, kann aber
nicht die absolute Prézision der Streuberechnung quantifizieren, da im Emissionsbild
nicht eindeutig zwischen gestreuten und ungestreuten Ereignissen unterschieden werden
kann. Daher wurde dariiber hinaus ein Vergleich mit Daten durchgefiihrt, die aus einer
MC-Simulation der Linienquellen ssammen (Adam et al 1999). Da den Daten aus der
MC-Simulation und aus dem Streumodell unterschiedliche Gesamtzahlraten zugrunde
lagen, wurden die Datensétze zunéchst auf gleiche Zahl von Koinzidenzereignissen
normiert.

Abbildung 4.3 zeigt die berechneten Streuprofile im Vergleich mit den Daten aus
der MC-Simulation, sowie den gemessenen Emissionsprofilen. Die MC-Daten beinhal-
ten ausschliedlich gestreute Ereignisse. Es zeigt sich immer noch eine
zufriedenstellende Ubereinstimmung zwischen Streumodell und MC-Simulation. Ein
Teil der bestehenden Diskrepanz kdnnte durch erneute Skalierung der Streuverteilung
ausgeglichen werden. Allerdings wird ebenfalls deutlich, dass durch Skalierung allein
die tatséchliche Form der Streuverteilung (MC-Simulation) nicht erreicht werden kann.
Dies wird besonders bei der ganz auf3en platzierten Quelle (r=9,0 cm) deutlich: Die tat-
s&chliche Streuverteilung und die Emissionsdaten weisen im linken Fllgel eine
deutliche Abflachung auf, die vom Streumodell nicht korrekt nachgebildet wird.

Abbildung 4.3, rechte Spalte, zeigt nochmals die gleichen Daten in logarithmi-
scher Auftragung. Hier werden besonders die Abweichungen in den Randern der
Streuverteilung deutlich. Die hier zusdtzlich vorhandenen Streuereignisse werden durch
mehrfach gestreute Photonen verursacht. Insgesamt ergibt sich dadurch eine etwas brei-
tere Vertellung der Streuereignisse als durch den Einfach-Streuanteil alein. Durch diese
Ergebnisse wird deutlich, dass der Einfach-Streuanteil zwar in vielen Fallen eine gute
Schétzung der Streuverteilung abgibt, aber die Mehrfachstreuung sich auch auf die
Form der Verteillung auswirkt, und dass dieser Fehler nicht durch eine einfache Skalie-
rung der Vertellung ausgeglichen werden kann.
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Abb. 4.3. Vergleich der berechneten Streuverteilungen mit MC-Daten fir eine Linienquelle in den drei unterschiedli-
chen radialen Positionen r=0 cm, 4,5 cm und 9 cm (oben, Mitte, unten).

Links Lineare Auftragung, Rechts: Logarithmische Auftragung.
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4.3.NEMA-Phantom

Nachdem die Funktion der Streukorrektur fir die einfache Situation der Linienquelle
getestet wurde, sollte die Streukorrektur ihre Leistung in einer komplexeren Situation
bestétigen. Hierzu wurde das NEM A-Phantom verwendet. Die insgesamt 5 Kammern
wurden mit **F-FDG in wéssriger Losung in verschiedener Konzentration befiillt. Ab-
bildung 3.11 oben rechts zeigt eine grafische Darstellung des Phantoms mit den
verschiedenen zylindrischen Einsétzen. In die einzelnen Bereiche wurden kreisformige
Gebiete (Regions-of-Interest, ROI) eingezeichnet, in denen die mittleren Aktivitatskon-
zentrationen  bestimmt wurden. Diese Konzentrationen wurden auf den
Konzentrationswert in der Hauptkammer (&) des Phantoms bezogen und in Tabelle 4.1
eingetragen.

In dieser Messsituation liegen sehr unterschiedliche Aktivitétskonzentrationen na-
he beieinander. Ein guter Test flr eine Streukorrektur ist, wie diese die
Aktivitatsverhdltnisse im rekonstruierten Bild reproduziert. Als besonders schwierig
stellten sich hierbei die Bereiche ohne Aktivitdt heraus, da diese durch das umgebende
Medium eine hohe Zahl an gestreuten Ereignissen erhalten, die sich im rekonstruierten
Bild als storender Hintergrund bemerkbar machen. Dies wird besonders bei den Werten
ohne Streukorrektur deutlich. In dem inaktiven Zylinder (€) wird ohne Streukorrektur
ein Aktivitatswert von 0,27 relativ zum Hauptzylinder ermittelt — ein deutlicher Hinweis
auf den erheblichen Streugtrahlenanteil in diesem Bereich. Die bisherige Korrektur -
berschétzt den Streustrahlenanteil in den verschiedenen Bereichen und fihrt deshalb zu
niedrigeren Konzentrationswerten. Die iterative Korrektur liefert Konzentrationswerte,

Tabelle 4.1. Relative mittlere Aktivitétskonzentrationen in den unterschiedlichen Aktivitétsbereichen des
NEMA-Phantoms fir verschiedene Rekonstruktionstechniken. Die Werte sind jewells auf den Hauptzylin-
der (a) bezogen.

relative mittlere Aktivitatskonzentration
ROI wahr K o(r)?glft ur Kbtl)srt:g:? L?I‘ Ki:)?rre}etli\t/jr
a 1,00 1,00+ (6,1 %) 1,00 1,00 + 0,11 (11 %),
b 0,75 0,85+ (7,7 %) 0,65 0,72 + 0,10 (14 %)
c 0,50 0,65+ (7,2%) 0,55 0,49 + 0,06 (13 %),
d 0,25 0,46 £ (8,5%) 0,30 0,20 + 0,05 (20 %)
e 0,00 0,27 £ (18,4 %) 0,08 0,04 + 0,02 (64 %).
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die am ndchsten an den tatséchlichen Werten liegen.

Ebenfalls von Interesse ist der Verlauf der berechneten Streuverteilungen im Pro-
jektionsraum im Vergleich zu den gemessenen Emissionsdaten.

Abbildung 4.4 zeigt die unkorrigierten Rohdaten aus der Messung fuir das NEMA-
Phantom, gemittelt Gber mehrere Schichten und fir zwei Projektionsrichtungen. Zusétz-
lich wurde die berechnete Streuverteilung mit aufgetragen. Alle Darstellungen zeigen
eine gute Ubereinstimmung zwischen der berechneten Streuverteilung und der gemes-
senen Emissionsverteilung im Bereich aul3erhalb der Aktivitét. Die schraffierten
Bereiche geben den Verlauf der Maskenfunktion wieder (vgl. Kapitel 3.4, S. 48), diein
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Abb. 4.4. Berechnete Streuverteilungen (gestrichelte Linie) aus Schicht 30 fir das NEMA-Phantom im Vergleich zu
den gemessenen Emissionsprofilen (durchgezogene Linie). In der unteren Rethe wurden die Emissionsdaten zusétz-
lich Uber 20 Schichten gemittelt. Die schraffierten Bereiche geben die Maskenfunktion wieder, mit deren Hilfe die
Skalierung der Streuverteilung vorgenommen wird.

Links Projektion O (vertikal, 0°), Rechts: Projektion 72 (transversal, 90°).
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Abb. 4.5. Drei verschiedene Schnitte durch das rekonstruierte Emissionsbild des NEMA-Phantoms.
Links Transaxialer Schnitt, Schicht 32, Mitte: Koronaler Schnitt 1angs Linie 1, Rechts: Sagittaler Schnitt
langsLinie 2.

die Berechnung des Skalierungsfaktors eingeht. Offenbar gibt die Maskenfunktion die
ungeféhren Objektgrenzen gut wieder.

Abbildung 4.5 zeigt verschiedene Schnitte durch das rekonstruierte Emissionsbild
des Phantoms. Abbildung 4.6 zeigt den Aktivitétsverlauf im rekonstruierten Bild langs
einer horizontalen Linie, die den kalten Zylinder (€) durchschneidet. Der Bereich ohne
Aktivitét wird in dem Kurvenverlauf sehr gut wiedergegeben.

Ein weiteres Kriterium zur Beurteilung der Korrekturmethode ist die Homogenitat
des rekonstruierten Bildes. Im linken Bereich in Abb. 4.6 verlauft der Schnitt durch die
sehr aktive Hauptkammer (a). Der Verlauf der Aktivitdtskurve ist dort bis auf das Bild-
rauschen horizontal und gibt die dortigen Aktivitétsverhdtnisse praktisch homogen
wieder.
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Abb. 4.6. Horizontaler Schnitt durch das rekonstruierte Emissionshild
(Abb. 4.5) langsLinie 1.
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4.4. EEC-Ganzkorperphantom

Um eine moglichst patientendhnliche Situation nachzuahmen, wurde das EEC-
Ganzkdrperphantom verwendet. Bei PET-Ganzkorpermessungen macht sich die Streu-
strahlung durch das grof3e Objektvolumen besonders stérend bemerkbar. MC-
Simulationen (Adam et al 1999) haben gezeigt, dass der Streuanteil beim Ganzkorper-
phantom Uber 50 % betragt. Gleichzeitig erschweren die Objektdimensionen die
Bildrekonstruktion gleich in mehrerer Hinsicht: Einmal sind die Transmissionssi-
nogramme durch die hohe Absorptionsldnge besonders schwach besetzt, was zu
Schwierigkeiten bei der Schwéachungskorrektur fuhren kann. Zum anderen wird die
Dichteverteilung auch vom Streumodell bendtigt. Um den Einfluss von Artefakten im
Schwéchungsbild zu begrenzen, wird die Dichteverteilung fur die Streukorrektur nur
mit einer reduzierten Auflésung von 64x64 Pixel, mit einer Pixelgrofie von 1,12 cm,
rekonstruiert. Ein weiteres Problem bel der Anwendung der Streukorrektur auf Ganz-
korpermessungen ist die korrekte Skalierung der berechneten Streuverteilung. Da das
Messobjekt fast das gesamte Gesichtsfeld des Scanners ausfillt, sind die Streufltgel in
den Projektionsdaten sehr schmal ausgepragt. Somit stehen nur sehr wenige Daten fUr
die Berechnung des Skalierungsfaktors zur Verfligung. Aus diesen Griinden liegt es
nahe, das Verhalten der Rekonstruktion unter diesen erschwerten Bedingungen zu un-
tersuchen.

Dieinsgesamt 5 Kammern des EEC-Ganzkorperphantoms wurden mit einer wass-
rigen ®F-FDG-Lésung in verschiedener Konzentration befilllt (Tabelle 4.2, linke
Spalte). Die Messzeit fur die 3D-Emissionsmessung betrug 120 min. Der anschliel3ende
Transmissionsscan dauerte 60 min. Die verwendete Gesamtaktivitdt betrug ca. 2 mCi
(74 MBQq).

Abbildung 4.7 zeigt die berechneten Streuverteilungen im Vergleich zu den un-
korrigierten Emissionsdaten. Die Abbildung zeigt jeweils die vertikale Projektion (0°,
linke Spalte) sowie die dazu transversale Projektion (90°, rechte Spalte) fur die Schich-
ten Nr. 30 (Zentrum des Gesichtsfeldes, obere Reihe) und Nr. 1 (Rand des
Gesichtsfeldes, mittlere Reihe). Wegen der relativ langen Messdauer der Emissionsmes-
sung, konnte auf eine Mittelung der Daten verzichtet werden. Deutlich zu erkennen ist
das erhdhte Rauschen am Rand des Gesichtsfeldes, wo fur das FORE-Rebinning nur ein
Datensegment zur Verfigung steht, wahrend im Zentrum 5 Datensegmente gemessen
werden (s. Michelogramm, S. 23).



70 Ergebnisse und Diskussion
70 70
gemessen gemessen
§i 60 4 — — —  Streuung gi 60 - — — —  Streuung
5 50 5 50 -
D D
W40 4 W40 -
o) o)
° 30 = 30
g g
20 1 20
— T~
10 10 -
O T T T T T T O T T T T T T
0 48 9% 144 192 240 288 0 48 9% 144 192 240 288
Bin Bin
70 70
gemessen gemessen
gi 60 - — —  Streuung gi 60 — — —  Streuung
5 50 cEy) 50 -
D D
W40 4 W40 -
w 5 40
° 30 S
ﬁ ﬁ 30
20 - 20 4
10 + 10 —_—
O O I T T T T M‘m T
0 48 9% 144 192 240 283 0 48 9% 144 192 240 288
Bin Bin
§§ 20 §§ 20
5 2 3 5
D 1 D
o) ©
3 3 2 3
7] 7] 1
2 10 2 10 4
N N
ks ks
§ §
()] ()]
O T T T T T T O T T T T T T
0 48 9% 144 192 240 288 0 48 % }344 192 240 288
Bin n

Abb. 4.7. Berechnete Streuverteilungen (gestrichelte Linie) fir das EEC-Ganzkdrperphantom im Vergleich zu den
gemessenen Emissionsprofilen (durchgezogene Lini€).

Links Projektion O (vertikal, 0°), Rechts: Projektion 72 (transversal, 90°).

Oben: Schicht Nr. 30 von 63, Mitte: Schicht Nr. 0, Unten: Streuverteilungen aus Schicht 30 fir drei aufeinander
folgende Iterationen (1,2 und 3).
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Insgesamt waren 4 Iterationen fur die Konvergenz der Streuverteilung notwendig.
Wir fahren dies auf die breite Streuung der Messdaten zurtick. Abbildung 4.7 unten
bestétigt dies. Dort ist die Streuverteilung aus Schicht Nr. 30 fur drei aufeinander fol-
gende Iterationen aufgetragen. Iteration 1, aus unkorrigierten Daten berechnet, liefert
eine breitere Streuverteilung als Iteration 2, bel der die Streuung bereits in erster Nahe-
rung korrigiert wurde. Jede erneute Iteration scheint die Streuverteilung weiter in der
Mitte zu konzentrieren. Der Vergleich mit den Emissionsdaten zeigt auf3erdem, dass
sich die Streuverteilung mit jeder Iteration besser an die Streufltigel anpasst.

Ein weiterer Effekt tritt bel Betrachtung der 90°-Projektion auf: Da das EEC-
Ganzkdrperphantom eine asymmetrische Dichteverteilung (Phantom und Liege) auf-
weist, sind auch die Streufllgel in den gemessenen Rohdaten nicht mehr symmetrisch,
sondern verschieben sich nach auf3en. Ein @hnlicher Effekt wurde bereits bei den Mes-
sungen mit den Linienquellen beobachtet. Das Streumodell berticksichtigt diesen Effekt,
wie Abb. 4.7 rechts zeigt. Die Daten aus aufeinander folgenden Iterationen zeigen so-
gar, dass diese Verschiebung durch die Iteration an Auspréagung gewinnt [ ein
deutlicher Hinweis auf die Notwendigkeit der Iteration bei Ganzkorperaufnahmen.

Zu guter Letzt soll die Aktivitétsverteilung im rekonstruierten Bild diskutiert wer-
den. Abbildung 4.8 zeigt das rekonstruierte Emissionsbild des EEC-
Ganzkdrperphantoms (oben) im Vergleich zum unkorrigierten Bild (unten). Deutlich ist
im unkorrigierten Bild der Streuanteil zu sehen, erkennbar an dem glockenférmigen
Aktivitétsverlauf im transversalen Schnitt, sowie an dem Streuhintergrund in der inakti-
ven zentralen Kammer. Ebenfalls ist im Streukdrper des Phantoms eine Art Korona um
den aktiven Bereich zu sehen, der allein von den gestreuten Ereignissen herrihrt. Im
korrigierten Bild ist der Aktivitétsverlauf dagegen weitgehend homogen. Die Streuko-
rona um den aktiven Bereich ist ebenfalls fast vollstandig verschwunden.

Abbildung 4.9 zeigt den Aktivitatsverlauf langs eines horizontalen Schnittes durch
das Emissionshild. Gezeigt sind Daten aus drei verschiedenen Rekonstruktionsverfah-
ren. Ohne Streukorrektur, konventionelle (d.h. einmalige) Streukorrektur vor der
Rekonstruktion, sowie das beschriebene iterative Verfahren mit wiederholter Anwen-
dung der Streukorrektur. Die Bilder zeigen insgesamt einen sehr &hnlichen
Aktivitétsverlauf. Der kalte Bereich in der Mitte allerdings wird von der iterativen Kor-
rektur etwas besser wiedergegeben.
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Abb. 4.8. Drei verschiedene Schnitte durch das rekonstruierte Emissionshild des EEC-Ganzkorperphan-
toms. Der Aktivitétsverlauf 18ngs der roten Linieist in Abb. 4.9 aufgetragen.

Oben: Streukorrigiertes Bild, Unten: Unkorrigiertes Bild.
Links Transaxialer Schnitt, Schicht 32, Mitte: Koronaler Schnitt, Rechts: Sagittaler Schnitt.

Tabelle 4.2. Relative mittlere Aktivitatskonzentrationen in den unterschiedlichen Aktivitétsbereichen des
EEC-Phantoms fir verschiedene Rekonstruktionstechniken. Die Werte sind jewells auf den Hauptzylin-

der (a) bezogen.
relative mittler e Aktivitatskonzentration

ohne bisherige iterative

ROl wahr Korrektur Korrektur Korrektur
a 1,00 1,00 £ 0,04 (4 %) 1,00 + 0,10 (10 %) 1,00+ 0,11 (11 %),

b 0,66 0,71+ 0,04 (6 %) 0,69 £ 0,12 (17 %) 0,65+ 0,10 (14 %)
c 0,33 0,56 + 0,08 (15 %) 0,40 £ 0,09 (22 %) 0,30+ 0,06 (13 %),

d 0,10 0,40 £ 0,04 (10 %) 0,16 £ 0,07 (43 %) 0,15+ 0,05 (20 %)
e 0,00 0,47 £+ 0,08 (16 %) 0,12 + 0,06 (50 %) 0,08 + 0,02 (64 %).
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Abb. 4.9. Horizontaler Schnitt durch das rekonstruierte Emissionshild des
EEC-Ganzkorperphantoms (vgl. Abb. 4.8).

geschétzte Streuer elgnisse

Abb. 4.10. Reliefdargellung der berechneten Streuvertellung des EEC-
Ganzkorperphantoms. Gezelgt sind sémtliche Projektionen der Schicht Nr. 32.
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4.5.FORE-Rebinning und Streukorrektur

Ein wichtiger Diskussionspunkt an dem vorgestellten Algorithmus ist die Tatsache, dass
das FORE-Rebinning vor der eigentlichen Korrektur durchgeftihrt wird.

Das Streumodell berechnet nur Streuanteile fir die direkten Sinogramme, obwohl
dies auch fUr kreuzende Schichten moglich ware. Der Grund fur diese Vereinfachung ist
die Beobachtung, dass die Streuverteilungen in den kreuzenden Schichten nur unwe-
sentlich verschieden von den direkten Schichten sind. Um dies zu Uberprifen, haben wir
die Streuberechnung mit Hilfe des SSS-Algorithmus auch fir kreuzende Schichten (s
Abb. 4.11) durchgefiihrt. Es zeigt sich in der Tat nur eine sehr geringe Abweichung
zwischen den Streuverteilungen fir die verschiedenen Ringdifferenzen. Der geringe
Unterschied ruhrt offenbar von dem etwas langeren Weg der gestreuten Photonen durch
das Messobjekt her.

Die Berechnung der kreuzenden Streusinogramme kann daher umgangen und ein
2D-Rekonstruktionsalgorithmus verwendet werden. Dadurch wird aber auch ein vor-
hergehendes Rebinning der 3D-Daten in gleichwertige 2D-Daten erforderlich, z.B. mit
Hilfe des FORE-Algorithmus.

Prinzipiell sind fir einen Rebinning-Algorithmus konsistente Daten erforderlich,
die der Differentialgleichung (2.21) genigen. Die Anwendung von FORE-Rebinning
vor Durchfiihrung der Streukorrektur sollte daher fehlerhafte Resultate erzeugen, da die
Streukomponente keine Losung der Gleichung (2.21) ist. Interessanterweise hat sich

N

Zahl der Ereignisse
(o]

segment O
————— segment -2
segment +2
0 T T T T T T

0 48 96 144 192 240 288
Bin

Abb. 4.11. Verlauf der Einfach-Streuverteilung am Beispiel des
EEC-Ganzkorperphantoms fir direkte (Segment 0) und kreuzende
Schichten (Segment £2). Gezeigt ist jewells die zentrae Schicht
Nr. 32, Projektion O.
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aber herausgestellt, dass der Streuanteil der FORE-Daten praktisch identisch mit dem
der gemessenen Daten ist. Offenbar verhélt sich die Streuverteilung robust gegentber
dem FORE-AIlgorithmus. Dieses Verhalten ist keineswegs selbstverstandlich und soll
daher im Folgenden kurz begriindet werden.

Der Grund fir die Invarianz der Streuverteilung gegeniiber FORE liegt in der spe-
ziellen Art und Weise wie FORE niedrige Raumfrequenzen (wk) im Projektionsraum

behandelt (Defrise et al 1997). Unterhalb einer bestimmten Grenzfrequenz (im,kiim)
wird die Naherungsformel

P.(20,wk)OP(z,5,wk), 3<d (4.1)

verwendet, also gerade die Beziehung fur das Single-Slice-Rebinning (SSRB), be-
schrankt auf Ringdifferenzen o<dim.

lim

In der Standardeinstellung und mit der verwendeten radialen Abtastrate betragen
die Werte fur diese Parameter:

@im= 0,06 cm™, Kim= 2, din= 7 (4.2)
Abb. 4.12 zeigt an einem Beispiel, dass eine typische Streuverteilung vornehmlich aus
niederfrequenten Anteilen besteht, also im Fourierraum (wk) bandbegrenzt ist. Die
nichtverschwindenden Frequenzanteile der Streuverteilung liegen deutlich innerhalb der

0,00

11,00
(‘fonf? 22,00 -6

Abb. 4.12. Rdiefdarstellung der berechneten Streuverteilung des EEC-Phantoms
aus Abb. 4.10 im Fourierraum (w,K). Zusétzlich sind im Fourierraum die
Schwellenwerte fur die Anwendung von SSRB bei FORE eingezeichnet (Pfeil).
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Grenzfrequenz, unterhalb derer FORE die N&herung (4.1) anwendet.

Auf diese Komponenten wird also SSRB, d. h. arithmetische Mittelung tber alle Ring-
differenzen, angewandt. Die Streuverteilung hat aber gleichzeitig auch einen sehr
ahnlichen Verlauf fur die verschiedenen Ringdifferenzen (vgl. Abb. 4.11). Daher hat
FORE praktisch keinen Einfluss auf den Verlauf der Streukomponente.
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5. Zusammenfassung und Ausblick

Ziel der vorliegenden Arbeit war die Entwicklung, Implementierung und Validierung
einer neuen Methode zur Korrektur der Streustrahlung in der Positronen-Emissions-
Tomographie (PET). Bisherige Ansétze schédtzen die Streustrahlenverteilung des Scan-
ners einmalig vor der Bildrekonstruktion aus den gemessenen Rohdaten. Dabei tritt das
prinzipielle Problem auf, dass der Streuanteil bereits in den Rohdaten enthalten ist, die
ihrerseits zur Schéatzung der Streuung herangezogen werden.

Zur Losung dieses Problems wurde ein Modell des Streuprozesses in die iterative
Bildrekonstruktion integriert. Bei der iterativen Bildrekonstruktion wird ein Modell der
Messdaten zugrunde gelegt, das durch Variation seiner Parameter (=Pixelwerte im re-
konstruierten Bild) an die Messdaten angepasst wird. Dabel ist das Datenmodell nicht
von vornherein festgelegt. Vielmehr kann die Streuung als Teil des Abbildungsprozes-
ses aufgefasst werden.

Dieses Ziel wurde in drel Schritten erreicht. Zunéchst wurde ein geeignetes Mo-
dell fir den Streuprozess ausgewahit und fur die iterative Rekonstruktion aufbereitet.
Hierbei handelt es sich um den Single-Scatter-Simulation- (SSS-) Algorithmus, der aus-
schliefdlich einfach gestreute Photonen berticksichtigt. Anschlief3end wurde das Modell
in einen iterativen Bildrekonstruktionsalgorithmus integriert. Schlief3lich fand eine aus-
fahrliche Validierung des neuen Verfahren mittels verschiedener Phantom-Messungen
an einem modernen 3D-Tomographen (CTI/Siemens ECAT EXACT HR") statt.

Als sehr wirkungsvoll hat sich die effiziente Implementierung des SSS-
Algorithmus erwiesen. Dadurch dass die Zahl der zu berechnenden Linienintegrale nur
noch von der Zahl N der Detektoren im Modell und nicht von der Zahl der Koinzidenz-
linien (~N?) abhangt, konnte die Komplexitat und damit die Rechenzeit des Modells um
eine Grofenordnung gesenkt werden. Die Reduktion der Rechenzeit in solchem Um-
fang ermoglicht die Anwendung der Streukorrektur auf gewdhnlichen
Arbeitsplatzrechnern. Bisher waren hierfir noch aufwendige Mehrprozessor-
Plattformen notwendig. Die Methode wurde voneinander unabhéngig durch unsere
Gruppe (Werling et al 1999) sowie von Watson et al (1999) prasentiert und ist mittler-
weile standardmafig ab Version 7.2 in der Systemsoftware des ECAT EXACT HR®
enthalten. Der effiziente SSS-Algorithmus ermdglicht den Verzicht auf einen kostspie-
ligen Vektorprozessor und erlaubt den Einsatz einer handelsiiblichen Workstation zum
Zwecke der Bildrekonstruktion. Ab Version 7.2 ist daher das advanced computational
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system (ACS) nicht mehr im Lieferumfang enthalten. Darlber hinaus gestattet erst die
verkirzte Rechenzeit die effektive Einbindung des SSS-Algorithmus in die iterative
Bildrekonstruktion.

Zur Validierung des Verfahrens wurden zunachst Messungen mit Linienquellen
durchgefthrt, die urspringlich als Test fir das Streumodell gedacht waren. Die berech-
neten Streuverteilungen stimmen gut mit den gemessenen Daten Uberein. Allerdings
erlaubt die Messung keine eindeutige Unterscheidung zwischen gestreuten und unge-
streuten Photonen. Daher wurde zusétzlich ein Vergleich mit Daten aus einer Monte-
Carlo- (MC-) Simulation (Adam et al 1999) vorgenommen. Hierbei zeigten sich sicht-
bare Abweichungen zwischen der Einfach-Streuverteilung und der tatsdchlichen
Streuverteilung, entnommen aus den MC-Daten. Die Abweichung war in der aul3ersten
radialen Position der Linienquelle am deutlichsten ausgepragt. Vermutlich kommen
diese Abweichungen durch Fehler im Verlauf der Streuverteilung zustande, die sich
durch die anschlief3ende Skalierung der Streuverteilung noch verstérken. Offenbar be-
einflusst der Anteil an Mehrfachstreuung auch in dieser verhdltnisméalig einfachen
Situation den Verlauf der Streuverteilung.

Zum Test, wie die Streukorrektur die relativen Aktivitétswerte im rekonstruierten
Bild reproduziert, wurde das NEMA-Phantom verwendet. Bei diesem Phantom befin-
den sich unterschiedliche Aktivitétskonzentrationen nahe beieinander. Die ROI-
(Region of Interest-) Analyse im rekonstruierten Bild zeigt eine relevante Verbesserung
der Genauigkeit der ermittelten Aktivitatskonzentrationen im Vergleich zur herkdmmli-
chen Methode (d.h. einmalige Korrektur vor der Rekonstruktion). Bei PET-Aufnahmen
im Ganzkorperbereich wird ein besonders hoher Streuanteil in den gemessenen Daten
beobachtet. Diese Situation wurde mit Hilfe des EEC-Ganzkorperphantoms simuliert.
Schwierigkeiten ergeben sich bel diesem Phantom durch die schlechte Qualitéat der Ab-
schwéachungskorrektur, sowie die schmal ausgepréagten Rander der Emissionsdaten, mit
deren Hilfe die Skalierung der Streuverteilung vorgenommen wird. Die ermittelten rela
tiven Aktivitdtskonzentrationen zeigen ebenfalls eine Verbesserung der Genauigkeit der
Rekonstruktion. Allerdings ist diese geringer als erwartet ausgefallen, und es zeigen
sich immer noch systematische Abweichungen zwischen wahrer und rekonstruierter
Aktivitdtskonzentration. Der verbliebene Fehler ist vermutlich ebenfalls auf die Mehr-
fachstreuung zurtickzufiihren ist, die gerade bei Ganzkorpermessungen an Bedeutung
gewinnt, wie kurzlich von Adam et al (1999) gezeigt wurde.
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Die im Rahmen dieser Arbeit gewonnenen Ergebnisse belegen, dass das entwi-
ckelte Verfahren der iterativen Bildrekonstruktion inklusive Streuung in bestimmten
Situationen eine Verbesserung der Genauigkeit der rekonstruierten Aktivitétswerte
bewirken kann. Ob und in welchem Male diese Verbesserung in der Praxis von
Bedeutung ist, hangt vom Ziel der jeweiligen Untersuchung ab. Bei einer rein visuellen
Beurteilung der rekonstruierten Bilder ist die exakte Reproduzierung der relativen Akti-
vitdtswerte sicherlich von untergeordneter Bedeutung. Soll dagegen eine quantitative
Auswertung der Bilddaten erfolgen, beispielsweise in der pharmakokinetischen Model-
lierung, wirkt sich die Genauigkeit der rekonstruierten Aktivitdtswerte direkt auf den
Fehler in den ermittelten Parametern aus. Es wird erwartet, dass in einem solchen Fall
aus dem entwickelten Verfahren zusétzlicher Nutzen gezogen werden kann.

Weiter bestétigen die Ergebnisse, dass der Einfachstreuansatz in vielen Féllen eine
ausreichende Naherung zur Korrektur der Streustrahlung darstellt. Allerdings zeigt der
Vergleich der berechneten Streuverteilungen mit MC-Daten, dass der Verlauf des tat-
séchlichen Streuanteils zum Teil erheblich von der des Einfach-Streuanteils abweicht.
Daher ist zu erwarten, dass ein exakteres Modell der Streuung, unter Berilicksichtigung
von Mehrfachstreuung, die Qualitdt der Streukorrektur nochmals deutlich verbessern
wurde. Die Berechnung des Einfachstreuanteils aus streubehafteten Daten wird haufig
als Ansatz zur Korrektur von Mehrfachstreuung angesehen (Watson et al 1999). Doch
diese Vorgehensweise ist eher intuitiv und kann nicht physikalisch begrtindet werden.
Wir kommen zu dem Schluss, dass weitere Verbesserungen in der Genauigkeit von
PET-Messungen nur durch ein exakteres Modell des Abbildungsprozesses erreicht wer-
den kdnnen. Dieses Modell sollte sowohl Mehrfachstreuung als auch Streuung von
aul3erhalb des Gesichtsfeldes (Doll et al 2001) beinhalten.

MC-Simulationen sind bislang die einzige Methode, die alle angefihrten Proble-
me beriicksichtigt. Sie vereint auf3erdem in eleganter Weise die Phdnomene Streuung
und Schwéachung, die ja beide auf den gleichen physikalischen Effekten basieren. Ein
vielversprechender Ansatz wére es somit, eine MC-Simulation als Vorwartsprojektion
zu verwenden, vorausgesetzt, dass die dafur erforderliche Rechenleistung zur Verfi-
gung steht. Ahnliche Ansitze werden auch auf dem Gebiet der Strahlentherapieplanung
zur Berechnung der Dosisverteilung verfolgt. Eine aktuelle Ubersichtsarbeit zur Ver-
wendung der MC-Methode in der medizinischen Physik findet sich bei Fippel und
NUsslin (2001).
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Eine mdgliche Alternative zur kompletten Monte-Carlo-Simulation wére ein ver-
einfachtes MC-Modell, das, dhnlich zu der beschriebenen Implementierung des SSS-
Algorithmus, nur auf einem groben Modell des Tomographen beruht und zur alleinigen
Abschétzung des Streuanteils dient. Da sich die Rechenleistung in etwa alle zwei Jahre
verdoppelt, misste dieser Ansatz bereits als Prototyp zu realisieren sein und in naher
Zukunft Eingang in die klinische Routine finden kdnnen.

Trotz dieser Aussichten erfordert die laufende Anwendung der PET in Forschung
und Diagnostik schnelle und handliche Methoden zur Bildrekonstruktion. Die Erfor-
schung von approximativen Methoden zur Streukorrektur ist also weiterhin
gerechtfertigt. In diesem Sinne erlaubt die vorgestellte Methodik eine schnelle, prézise
und robuste Streukorrektur und kann daher mit Gewinn in der klinischen Routine einge-
Setzt werden.
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Anhang A: Punktbildfunktion der einfachen Ruckpr ojektion

Unter der Ruckprojektion versteht man die Verschmierung der Werte von p(s,¢) entlang
der Projektionsgeraden zurtick tber die Ebene, wodurch sich eine Art Streifenbild er-
gibt.

Durch eine Gleichung ausgedriickt erh@lt man fur einen bestimmten Winkel ¢
f,(r) = p(r B, 0) (A1)

Werden Ruickprojektionen fur alle Winkel im Intervall [0,17] durchgefthrt und aufinte-
griert ergibt sich:

fy(r)= [dg p(r @, 9) - (A2)

Man beachte die Symmetrie p(s,¢t 7)) = p(s,¢). Daher ist eine volle Rotation von O bis
2mrnicht notwendig. Ruckprojektion und Integration werden haufig zu einem Operator
B zusammengefasst:

f,(r) = B{p(s ¢} = BR{f (r )} (A3
Wir betrachten den zusammengesetzten Operator BR als abbildendes System und notie-
ren mit Hilfe von (2.12) und (A.2):

f,(r)=BR{f(r)}
= [dg [d?r t(r)a((r ), )

= Jd?r’ f(f')Dquod((r —r’)[ﬂiw)} (A.4)

= Idzr' f(r’)[;quodﬂr -r'| [eos{y —(0))}

wobei ¢ der Winkel zwischen (r-r”) und der x-Achse ist. Zur Auswertung des inneren
Integrals verwenden wir die Beziehung

oo = X5yl (15
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mit g~ als der ersten Ableitung und x; als den einfachen Nullstellen von g(x). Das Argu-
ment der &-Funktion in (A.5) hat im Intervall 0 < @< /rgenau eine Nullstelle und zwar
bei @= £ 12, je nachdem welcher Wert in dieses Intervall fallt. Damit folgt:

0
Id flr Eﬁjdw r—r IElhn(i’z’ﬂ (A.6)
:idzr' f(r')ﬁ

Mathematisch handelt es sich bel Gleichung (A.6) um ein Faltungsintegral mit dem Fal-
tungskern h(r) = |r|_1. Dafiir schreibt man auch kurz fo(r) = (f*h)(r). Die Funktion h(r)
wird auch Punktbildfunktion (PBF) der Abbildung BR bezeichnet, weil die Abbildung
eines punktformigen Objektes Ar) gerade h(r) ergibt. Die Rekonstruktion des Bildes

kann somit formal durch Entfaltung des riickprojizierten Bildes mit der PBF durchge-
fahrt werden:

)=(1 o)) = 10)=(1, o)) A7)
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Anhang B: Wichtige Positronenstrahler in der Nuklearmedizin

Die in der Nuklearmedizin verwendeten Positronenstrahler werden gewohnlich durch
Beschuss stabiler 1sotope mit geladenen Teilchen erzeugt. In Kurzform wird die Kern-
reaktion folgendermal3en beschrieben:

Ausgangskern (auftreffendes Teilchen, emittiertes Teilchen) Endkern

Die folgende Tabelle enthalt eine Ubersicht tiber die gebrauchlichsten Positronenstrah-

ler.

Tabelle B.1. Haufig verwendete Positronenstrahler in der Nuklearmedizin und ihre Eigenschaften.

Nuklid Halbwertszeit | max. Energie | Haufigkeit des | Produktions Produktions
[min] desPositrons | B*-Zerfalls[%] reaktion ort
[keV]
108 (d,n) *'C Zyklotron
e 20,4 960 99,8 1B (pn) HC Zyklotron
“N (p,a) *C Zyklotron
2C (dn) BN Zyklotron
BN 10,0 1198 99,8 3¢ (pn) BN Zyklotron
%0 (p,a) BN Zyklotron
1N (d,n) O Zyklotron
0 2,0 1732 99,9 5 5
C (p,n) 2O Zyklotron
80 (p,n) *°F Zyklotron
°F 109,7 633 96,9 207 "

e(d, a) “°F Zyklotron
®cu 762,0 700 19,0 cu (ny) *cu Reaktor
®Ga 68,0 1899 89,0 ®Ge (EC-) ®Ga | Generator
BGe 288 Tage 1899 89,0 ®Ga (p,2n) ®Ge Zyklotron
%Rb 1,27/378 3150/800 96,0260 | %Kr (p,n) ®Rb Zyklotron
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