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Kurzfassung

Die Positronen-Emissions-Tomographie (PET) ist seit den 60iger Jahren ein bildgebendes Verfahren
der Nuklearmedizin zur nichtinvasiven Darstellung physiologischer und biochemischer Vorginge im
menschlichen Korper. Begleitet und in groBem MaBe mitbestimmt wurde die PET-Entwicklung von
dem Fortschritt der Computertechnologie und der Elektronik, denn erst die digitale Datenverar-
beitung erlaubt die Datenaufnahme und Bildrekonstruktion der Aktivititsverteilung im Objekt.

Ziel dieser Arbeit ist es, unter dem Gesichtspunkt der Signal- und Datenverarbeitung einen Uber-
blick iiber die bisher im Rahmen der rechnergestiitzten PET bekannten Methoden zu geben.

Die Signalerfassung durch den PET-Scanner basiert sowohl auf der Entwicklung der Photodetekto-
ren im speziellen, als auch auf der Entwicklung der Scanner im allgemeinen. Dies und der aktuelle
Stand der Forschung hinsichtlich der Ortsdetektion der Ereignisse in den Kristallen zeigen die An-
forderungen an die Signalverarbeitung. Das Gebiet der Datenakquisition umfait die Aufnahmemodi
(2-D/3-D), den Datenflul im Scanner und die moglichen Korrekturschritte. denen die Akquisitions-
daten vor der Rekonstruktion unterzogen werden miissen. Die Datenrekonstruktion liefert aus den
korrigierten Akquisitionsdaten voxelbasierende Volumenbilder, deren Weiterverarbeitung und Vi-
sualisierung innerhalb grafischer Benutzeroberflichen realisiert wird. Zur Eingliederung der PET als
ein bildgebendes Verfahren in ihre medizinische Umgebung und zur Standardisierung digitaler me-
dizinischer Daten dient der DICOM' 3.0 Standard.

Die Entwicklung in der PET-Technologie fiihrt weiterhin zu einer deutlichen Zunahme an Informa-
tions- und Datenmaterial, nicht zuletzt durch die Betrachtung dynamischer Vorgiinge, so daf es in
Zukunft 'intelligenter’ Mechanismen bedarf, um diese Informationen auf das fiir einen Anwender
Wesentliche zu reduzieren.

Abstract

Since the sixties positron emission tomography (PET) has been an imaging technique in nuclear
medicine for the noninvasive representation of physiological and biochemical processes in the hu-
man body. PET development was accompanied and to a large extent determined by progress in com-
puter technology and electronics, since only digital data processing permits data collection and
image reconstruction of the activity distribution in the object.

The aim of the present contribution is to provide an overview of the methods currently available
within the framework of computer-assisted PET from the perspective of signal and data processing.

Signal detection by the PET scanner is based both on the development of photodetectors in particular
as well as on the development of scanners in general. This and the present status of research with
respect to the local detection of events in the crystals show the demands made on signal processing.
The field of data acquisition comprises the imaging modes (2-D/3-D), the data flow in the scanner
and the possible correction steps to which the acquired data have to be subjected before reconstruc-
tion. The data reconstruction provides voxel-based volume images from the corrected acquisition
data which are further processed and visualized within graphical user interfaces. The DICOM' 3.0
standard serves to integrate PET as an imaging technique in its medical environment and to stan-
dardize digital medical data.

Developments in PET technology continue to lead to a significant increase in information and data
material, not least due to the consideration of dynamic processes, so that in future "intelligent”
mechanisms will be required to reduce this information to its essence.

' Digital Imaging and Communications in Medicine
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1 Einleitung

Die Positronen-Emissions-Tomographie (PET) ist ein bildgebendes Verfahren der Nu-
klearmedizin, mit dem physiologische und biochemische Vorginge im menschlichen
Korper nichtinvasiv dargestellt werden konnen. Entwickelt hat sich die PET Anfang der
60iger Jahre aus der Idee, die bei der Annihilation von Positronen entstehenden 7y-
Quantenpaare in Koinzidenz aufzunehmen und daraus deren Entstehungsort zu rekon-
struieren.

Begleitet und in groBem Mafe mitbestimmt wurde die PET-Entwicklung von dem Fort-
schritt der Computertechnologie und der Elektronik, denn erst die digitale Datenverar-
beitung erlaubt die Datenaufnahme und Bildrekonstruktion der Aktivitdtsverteilung im
Objekt. Im allgemeinen beginnt die Datenverarbeitung mit der Erfassung sowie dem
Glitten und Integrieren der MeBsignale. Digitalisiert und diskretisiert werden die MeS3-
signale in die entsprechenden Speicherzellen abgelegt und deren Inhalt inkrementiert.
Uber die Rekonstruktion der MeBsignale unter Einbeziechung méglicher Korrekturen
setzt sich die digitale Datenverarbeitung fort. Besonders im Rahmen der Rekonstruktion
bietet die fortschreitende Computertechnologie Moglichkeiten zur Losung immer gro-
Berer Gleichungssysteme unter Beriicksichtigung statistischer Verteilungen. Nicht zu-
letzt basiert auch die Weiterverarbeitung der rekonstruierten Bilder und die Entwick-
lung in der Bedienoberfliche der Rechnersysteme, die die Mensch-Maschine-Schnitt-
stelle bilden, auf einer grafischen Benutzeroberfléche.

Das Thema dieser Arbeit, die Methoden der rechnergestiitzten PET, d.h. die Datenauf-
nahme und -verarbeitung in der PET, ist ohne eine kurze Erlduterung des aktuellen

Standes der PET-Technologie nicht darstellbar.

Die Entwicklung in der PET-Technologie ist vor allem gekennzeichnet durch zwei
Hauptpunkte. Erstens durch die Verbesserung der Auflosung, die eine immer feiner
werdende Abtastung bedingt, wobei eine Verdopplung der Abtastung der drei Raum-
richtungen eine Zunahme der zu verarbeitenden Informationen um den Faktor acht be-
wirkt. Zweitens durch die Erhohung der Sensitivitét, die verbunden ist mit einer wach-
senden Anzahl von MeBereignissen und somit eine entsprechende Auslegung in der
Signalverarbeitung erfordert.

Als Basis fiir die Darlegung der aktuellen PET-Technologie wird in Kapitel 2 zunéchst
kurz das Funktionsprinzip und ein Ausschnitt der hiufigsten Anwendungsgebiete der
PET zur Verdeutlichung ihrer diagnostischen Bedeutung aufgezeigt. Im Hinblick auf
die Signalerfassung wird die Entwicklung der Photodetektoren in der PET, die eine
elektronische Signalerfassung liberhaupt erst ermdglichen, angesprochen. Im darauffol-
genden Abschnitt wird mit der historischen Entwicklung bis hin zu den aktuellsten auf
dem Markt befindlichen Scannern der heute auf diesem Gebiet marktfiihrenden Firmen
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Siemens/CTI* und GE’ gezeigt, wie die unterschiedlichen Kristalle (Anzahl, Anord-
nung, etc.) zur Signalerfassung im Endgerit implementiert sind. AbschlieBend wird ein
Uberblick iiber den aktuellen Stand der Forschung hinsichtlich der Ortsdetektion der
Ereignisse in den Szintillationskristallen gegeben.

Als Einstieg in das Gebiet der Datenakquisition (Kapitel 3) werden die beiden Aufnah-
memodi (2-D/3-D) erldutert. Unabhéingig hiervon konnen koinzidente Ereignisse ent-
weder nach dem Durchlaufen eines Sorters in Form von Sinogrammen, indem sie vorab
iiber einen festen Zeitraum nach Winkel und Position sortiert wurden, oder direkt, unter
Angabe von Zeit, Energie und Position, im Listmodeverfahren gespeichert werden.
Nach einem Uberblick iiber die moglichen Korrekturen, denen die Akquisitionsdaten
vor der Rekonstruktion unterzogen werden miissen, wird die Ablage der Daten in
systemeigenen Datenbanken und deren Aufbau angesprochen. Kapitel 3 endet mit der
Darstellung der Mensch-Maschine-Schnittstelle zur Steuerung und Bedienung der An-
lage und zeigt die unterschiedlichen Umsetzungen der Hersteller.

Nach einem kurzen historischen Riickblick iiber die Entwicklung der Rekonstruktion
werden in Kapitel 4 ausgehend von der Radonformel die analytische sowie unter Einbe-
ziehung der Poisson-Statistik des B*-Zerfalls die iterativen Rekonstruktionsmethoden
erliutert. Als Beispielmethoden dienen hier zwei Algorithmen, die in einem neuen Re-
konstruktionspaket (Marvin®*) implementiert sind, dessen Ziel eine performante Umset-
zung der Algorithmen im 2-D- und 3-D-Mode ist. Mit der Erlduterung einiger ge-
brauchlicher Rebinningmethoden, die eine Umsetzung der 3-D-Rekonstruktion fiir den
klinischen Alltag erméglichen, endet Kapitel 4.

Im letzten Kapitel werden die Anforderungen an ein nuklearmedizinisches Bildverar-
beitungsprogramm zur klinischen und wissenschaftlichen Auswertung der rekonstru-
ierten PET-Bilder dargestellt. Unter dem Gesichtspunkt der Eingliederung der PET als
ein bildgebendes Verfahren in ihre medizinische Umgebung und dem allgemeinen Ziel
der Standardisierung digitaler medizinischer Daten zur Vereinfachung des Datenaustau-
sches und der Kombination mehrerer multimodaler Datensétze eines Patienten schlief3t
das Kapitel 5 mit einem kurzen Einblick in die Intention, den Aufbau und das Daten-
format des DICOM? 3.0 Standards.

? Computer Technology and Imaging (CTI), 810 Innovation Drive, Knoxville, TN 37932
* General Electric (GE) Medical Systems

* Marvin wird derzeit am Institut fiir Medizin des Forschungszentrums Jiilich im Rahmen der
Dissertationsarbeit von F. Kehren (FZJ-IME) entwickelt. Namensgeber des Programms war der
gleichnamige Roboter aus dem Buch 'Per Anhalter durch die Galaxis' von Douglas Adams, Roger &
Bernard GmbH & Co., Verlags KG (Lieblingsbuch des Programmierers)

5 Digital Imaging and Communications in Medicine (s. Kapitel 5)



2 Signalerfassung in der Positronen-
Emissions-Tomographie (PET)

2.1 Was ist PET?

Die Positronen-Emissions-Tomographie (PET) ist ein nuklearmedizinisches, bildgeben-
des Diagnoseverfahren zur Darstellung funktioneller Vorgéinge im menschlichen Kor-
per. Dazu werden am Stoffwechsel beteiligte Substanzen, wie z.B. Glukose oder Was-
ser, mit Positronen emittierenden Nukliden markiert. Diese Tracer® werden dem Patien-
ten appliziert (z.B. injiziert) und gliedern sich in dessen Stoffwechsel ein. Durch den
radioaktiven Zerfall der Nuklide werden Positronen frei, die auf einer kurzen, z.B. 0,5
mm langen Strecke durch Streuprozesse fast bis zum Stillstand abgebremst werden und
sich dann mit Elektronen aus der Umgebung zu Positronium vereinigen. Unmittelbar
nach dieser Vereinigung kommt es zur Annihilation (Bild 2.1). Hierbei wird das materi-
elle Positronium vollstidndig in elektromagnetische Strahlung umgewandelt, d.h. es zer-
strahlt unter Entstehung zweier y-Quanten, die aufgrund der Impuls- und Energieerhal-
tung diametral zueinander emittiert werden und beide die gleiche Energie von je 511
keV haben’.

¥-Quant
Q. 511 keV

! »
>q
Positron wt(? v-Quant
Positronium Ty 311 keV
t/l
Radioaktiv markierte Substanz MA

Bild 2.1: Annihilation

Diese y-Quanten treten aus dem Korper des Patienten aus und werden von einem den
Patienten umgebenden ringférmigen Detektorsystem registriert. Gelingt nun die Koin-
zidenzdetektion der beiden von einem Annihilationsereignis stammenden y-Quanten
innerhalb eines kurzen Zeitfensters (je nach Scanner im Bereich von 10-20 ns) [Kra97],
kann davon ausgegangen werden, daB dieses Ereignis auf der Koinzidenzlinie zwischen

% Der Begriff ‘Tracer' (engl.) bedeutet in der PET aufgrund der geringen Substanzmenge "Trigerstoff'.
7 Dies geschieht entsprechend ihrer Ruhemassen und gemil dem Einsteinschen Energie-Massen-
Aquivalenzgesetz E = mc?.
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den entsprechenden Detektoren stattgefunden haben muf. Wihrend einer PET-Messung
wird festgehalten, zu wie vielen Koinzidenzregistrierungen es zwischen den einzelnen
Detektorpaaren kommt. Nach der Messung kann dann mit Hilfe geeigneter Rekonstruk-
tionsverfahren aus diesen Daten ein Bild berechnet werden. Das Verfahren der PET ist
in Bild 2.2 schematisch dargestellt.
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Bild 2.2: Darstellung einer PET-Untersuchung

2.2 Anwendung der PET

Mit der Entstehung der PET in den siebziger Jahren wurde es mdoglich, regionale Ak-
tivitdten von markierten, Positronen emittierenden Molekiilen mit hoher Sensitivitéit und
einer Auflosung von einigen Millimetern quantitativ zu messen. Unter Zuhilfenahme
biomathematischer Modelle konnten nun Umsatzraten von Stoffwechselsubstanzen
mittels radioaktiv markierter Biomolekiile mit PET bestimmt werden. Diese Moglich-
keit, die Biochemie des Korpers am lebenden Objekt in einzelnen Regionen untersu-
chen zu kénnen, liutete eine neue Ara der Nuklearmedizin ein.

Das bedeutendste und wichtigste Molekiil aus diesen Anfiangen ist zweifellos die Ein-
filhrung von 2-['SF]Fluor-2-Deoxy-D-Glukose (2-[18F]FDG). Basierend auf dem von
Sokoloff et al. entwickelten Modell fiir 2—['4C]Deoxyglukose zur Untersuchung des re-
gionalen Glukosestoffwechsels in Ratten mittels Autoradiographie wurde am Brook-
haven National Laboratory das 2-["*F]JFDG synthetisiert und evaluiert. Dieses Glukose-
Analogon wird genau wie DG ins Gehirn transportiert und anschlieend phosphoriliert,
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erfiahrt aber keine weitere Verstoffwechselung. Durch diese Stoffwechselsackgasse er-
moglicht FDG die Quantifizierung des regionalen Glukosestoffwechsels mit Hilfe eines
3-Kompartmentmodells beispiclsweise in gesunden oder kranken Hirnbereichen. Diese
Technik ist heute aulerdem zur nichtinvasiven Tumor- und Herzdiagnose weit verbrei-
tet. [St695]

Die kurzlebigen B*-Emitter, speziell Kohlenstoff-11 und Fluor-18, wurden und werden
verwendet, um einen groen Bereich biochemischer Prozesse am Menschen zu untersu-
chen. Mit ihnen startete ein neues Konzept des Tracerdesigns, welches eine Vielzahl
von Messungen, wie z.B. der Stoffwechselrate biologischer Substanzen und Medika-
mente, von Enzym- und Neurotransmitterkonzentrationen, der Rezeptordichte und -be-
legung sowie der Funktionen des Immunsystems ermdglichte. Diese neue Moglichkeit
der Messung biochemischer Vorginge stellte neue Anforderungen an die Radiochemie,
deren Aufgabe es nun war, eine Vielzahl von Substanzen und Medikamenten mit aus-
reichend absoluter und spezifischer Aktivitéit zu markieren.

An dieser Stelle sei angemerkt, daB sowohl die beiden oben erwihnten Nuklide Kohlen-
stoff-11 (*'C) und Fluor-18 (**F) als auch die im folgenden noch nidher beschriebenen
Nuklide Sauerstoff-15 (*’0) und Stickstoff-13 (*’N), die heute alle in der PET Anwen-
dung finden, schon in den frithen dreiBiger Jahren entdeckt wurden: Stickstoff-13 und
Kohlenstoff-11 von Lauritzen und Crane 1934, Sauerstoff-15 von Livingsten und Mc
Millan 1934 und Fluor-18 von Snell 1937. [St595]

In Tabelle 2.1 sind einige Eigenschaften dieser Nuklide aufgefiihrt. ''C, >N und °O
sind Isotope der in organischen Substanzen am hiufigsten vorkommenden Elemente
und fiir die PET von besonderer Bedeutung, da sich mit ihnen Biomolekiile und Medi-
kamente markieren lassen, ohne deren physiologische und chemische Eigenschaften im
lebenden Organismus zu verdndern. Mit B hingegen konnen nur Wasserstoff- oder
Hydroxylgruppen von Molekiilen ersetzt werden. Diese Substitution hat allerdings, wie
bei 2-['®F]JFDG gezeigt, die Wirkung, daB sich die Verhaltensweisen der markierten
Stoffe im Korper dndern. Das AusmaB dieser Anderungen, die manchmal, wie im Falle
von FDG, erwiinscht sind, ist immer davon abhéngig, an welcher Position im Molekiil
die Substitution erfolgt und muff den Untersuchungserwartungen individuell angepalt
werden.

Tabelle 2.1: Eigenschaften von Positronenstrahlern in der PET [Wie89]

Radioisotop *F ic "N *0
Max. Energie d. Positronen (MeV) 0,633 0,959 1,197 1,738
Wahrscheinlichste Energie d. Positronen (MeV) 0,202 0,326 0,432 0,696
Halbwertszeit T+, (min) 109,8 20,4 9,96 2,07

Mittlere Reichweite in Wasser (mm) 0,22 0,28 1,4 1,5
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Alle vier Nuklide werden i.a. mittels sogenannter Baby-Zyklotrone erzeugtg, wobei die
kurzen Halbwertszeiten von ''C, N und 150 eine Produktion in unmittelbarer Nihe des
Anwendungsortes erfordern. Die im Vergleich zu diesen Nukliden relativ lange Halb-
wertszeit von '°F hingegen erméglicht eine ¥6_Produktion an nur wenigen Orten und
eine Auslieferung der markierten Substanzen auch an entfernter gelegene Krankenhdu-
ser und Forschungseinrichtungen. Fiir Einrichtungen ohne Zyklotron hat sich ein sol-
ches Satellitensystem weltweit etabliert, da es fiir sie kostengiinstiger ist als die Betrei-
bung eines lokalen Zyklotrons. Aufgrund der vielfaltigen Anwendungsgebiete verbun-
den mit dieser Verbreitungsmoglichkeit wurde besonders die 2-['*FIFDG zum Arbeits-
pferd der PET.

Zunichst hatte die PET ihre Hauptanwendung in der Hirnforschung und Neurologie zur
Untersuchung physiologischer Parameter und deren pathologischen Verdnderungen
gefunden. Aber auch in der Kardiologie sowie zunehmend in der Onkologie hat die PET
eine wachsende Bedeutung und Anwendung. Tabelle 7.1 im Anhang zeigt einen Uber-
blick iiber die wichtigsten PET-Tracer und ihre Anwendungsgebiete [Wie89] [St695].

AbschlieBend 148t sich sagen, daB die PET nicht nur fiir die klinische Diagnostik von
zunehmender Bedeutung ist, sondern ebenfalls als Werkzeug auf dem Gebiet der mole-
kularmedizinischen in vivo Forschung mit dem Ziel, das Entstehen von Krankheiten auf
der biochemischen Stufe zu verstehen.

2.3 Szintillationskristalle in der PET

Zur Detektion der in der PET verwendeten 511 keV-y-Quanten werden an die Szintil-
latoren spezielle Anforderungen gestellt, die maBgeblich von ihren physikalischen Ei-
genschaften bestimmt werden. Die wichtigsten Forderungen an Szintillationskristalle
(vgl. Tabelle 7.2 im Anhang) fiir den Einsatz in der PET sind eine kurze Strahlungs-
linge bzw. eine hohe Photoabsorption, die aus der Kristalldichte und der effektiven
Kernladungszahl resultieren, eine gute Energieauflosung aufgrund hoher Lichtausbeute
sowie eine kurze Szintillationsabklingzeit.

Bei den ersten PET-Scannern (Kapitel 2.4) wurden Natriumjodid-Kristalle (Nal(TD)
verwendet, die allerdings neben ihrer hygroskopischen Eigenschaft auch eine geringe
Dichte und eine geringe Kernladungszahl besitzen, was fiir die Detektion von 511 keV-

Y-Quanten eine geringe Photoabsorption und damit eine unerwiinscht geringe Sensitivi-
tit bedeutet.

Bereits im Jahr 1974 stellten Nestor und Huang auf dem 21st Nuclear Science Sympo-
sium die guten Eigenschaften von BGO (Wismutgermanat) im Vergleich zu NaJ(TI)
heraus [Nes75). Die BGO-Kristalle sind nicht hygroskopisch und haben aufgrund ihrer
hohen Dichte und der hohen Kernladungszahl eine hohe Photoabsorption bei geringer

Eine ausfiihrliche Beschreibung der Produktion der Isotope ist in [Wie89] und (St395] zu finden.
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Strahlungslinge, woraus eine hohe Sensitivitit fiir 511 keV-y-Quanten resultiert. Diese
Griinde fiihrten dazu, dal BGO ab ca. 1978 besonders bei ringférmigen PET-Systemen
NaJ(TI) weitgehend abloste. Trotz der geringen Emissionsintensitdt des BGOs von nur
15 %, bezogen auf NaJ(Tl), hat sich BGO in der Praxis bewihrt und findet bis heute in
kommerziellen PET-Scannern Verwendung.

Auch andere Kristalle, wie Bariumfluorid (BaF,) (bekannt seit ca. 1982), und Césium-
fluorid (CsF) (erster Einsatz 1980) kamen in verschiedenen Scannern zum Einsatz, wih-
rend sich die ebenfalls denkbaren Kunststoff- und Keramikszintillatoren fiir die PET
aufgrund ihrer langen Abklingzeit und der optischen Eigenschaften als ungeeignet er-
wiesen [Ros93]. Gadoliniumoxyorthosilikat (GSO) wurde bisher nur in einem Geriit in
Verbindung mit BGO eingesetzt, um anhand der unterschiedlichen Lichtabklingzeiten
die beiden von einem Photomultiplier (PMT) ausgelesenen Kristalle zu identifizieren.

Ein neuer Szintillationskristall fiir die Anwendung in der PET muBte sich also an den
Eigenschaften des bisher verwendeten BGO-Kristalls messen lassen und diesen in den
wichtigsten Kriterien iibertreffen. 1988 wurde im Schlumberger-Doll Research Lab. von
Melcher et al. [Mel92] der neuartige Cer-dotierte Lutetiumoxyorthosilikat(LSO)-
Kristall entwickelt, der diesen Anforderungen gerecht wird und gegeniiber dem BGO-
Kristall nennenswerte Vorteile in der PET-Anwendung bietet. Der LSO-Kristall wird
als Einkristall nach der sogenannten Czrochalski-Technik bei Temperaturen von iiber
2000 °C hergestellt [Sch99]. Der entstandene Einkristall, auch als ,,Boule* bezeichnet,
hat etwa eine Lidnge von 30 cm und einen Durchmesser von ca. 10 cm. Je nach
Anforderung wird dieser erst in Scheiben (Slices) (Bild 2.3) und spiter in die ge-
wiinschte KristallgroBe geschnitten.

Bild 2.3: LSO-Boule und LSO-Slices [CTI]

Der direkte Vergleich von LSO und BGO verdeutlicht, da die Eigenschaften von LSO
hinsichtlich der Anwendung in der PET gleichwertig oder besser sind als die von BGO.
So ist die Emissionsintensitdt von LSO mit 75 % ca. fiinf mal hoher, die Abklingzeit
sieben mal kleiner und die Energieauflésung um einen Faktor zwei niedriger als die
vergleichbaren Werte des BGO (vgl. Tabelle 7.2).
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2.4 Historische Entwicklung der Scanner

,Die Frage nach dem ersten Emissions-Tomographen bzw. nach dem ersten Schichtbild 148t sich,
wie haufig in solchen Situationen, nicht exakt beantworten, es Jag gewissermafen zu einem be-
stimmten Zeitpunkt in der Luft. (K. Jordan [Jor83])

Als ersten dokumentierten Schritt in Richtung der PET nennt K. Jordan [Jor88] den
1959 auf einem Seminar der IAEA von H.O. Anger gemachten Vorschlag einer Posi-
tronen-Kamera mit zwei Gamma-Kamerakdpfen in Koinzidenzschaltung. Anger be-
schreibt hier die tomographischen Eigenschaften dieser Kamera, wobeli er die longitudi-
nale Tomographie (Bild 2.4) vorschlégt.

Drei Jahre spiter, 1962, stellt D.E. Kuhl auf dem Jahreskongref der Society of Nuclear
Medicine den 'Mark II-Scanner' vor. Es ist ein transversaler Tomograph (Bild 2.4) mit
zwei kollimierten Sonden, der neben der linearen Bewegung auch die Drehbewegung
um den Patienten ermdglicht [Kuh62]. Im selben Jahr beschreibt S. Rankowitz (Brook-
haven National Laboratory, Upton NY) die erste stationire ringformige Detektoranord-
nung mit 32 NaJ(TI)-Detektoren im Koinzidenzbetrieb zur transversalen Positronento-
mographie [Ran62]. Wenn auch damals noch keine Moglichkeiten zur Informationsver-
arbeitung und bildlichen Darstellung durch Computer gegeben waren, so kann man
doch das Jahr 1962 als Geburtsstunde der transversalen PET bezeichnen.

Bild 2.4: Longitudinale (links) und transversale (rechts) Tomographie [Jor88]

Es sollte noch bis in die frithen siebziger Jahre dauern, bevor durch die Entwicklung
entsprechender Computer und mathematischer Bildrekonstruktionstechniken im Zuge
des Aufkommens erster Rontgenstrahlen-CT-Scanner, mit denen qualitativ hochwertige
transversale Schnittbilder erzeugt werden konnten, der Fortschritt in der PET begann.
Seit dieser Zeit zielen die wichtigsten Fortschritte dieser Entwicklung auf die Zunahme
der rdumlichen Auflosung zur genaueren Abbildung kleiner Strukturen, was eine Zu-
nahme der Sensitivitidt (Zdhlratenempfindlichkeit) und eine Erhohung der Anzahl si-
multan abgebildeter Ebenen zur Folge hat.

In der Entwicklung der neuen PET-Scanner mufite somit eine Vielzahl physikalischer
Faktoren und Parameter aufeinander abgestimmt werden, immer mit dem priméiren Ziel,
das Signal/Rausch-Verhiltnis zu optimieren.

Das generelle Problem bei dieser Entwicklung ist, dal das gemessene PET-Signal von
vielen, teilweise gegenldufigen Faktoren abhingt. Einerseits wird das PET-Signal be-
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stimmt durch die Aufldsung und Sensitivitét der Tomographen, wobei eine hohe Sensi-
tivitdt eine geringe Auflésung mit sich bringt und umgekehrt, andererseits aber auch
durch die in Folge von Interaktion der y-Quanten mit dem untersuchten Objekt entste-
hende Schwichung und Comptonstreuung. Hinzu kommt das statistische Schwanken
der Summe der registrierten Ereignisse, dessen Hauptursache sich aus der Poisson-Stati-
stik der gemessenen Radioaktivitéit sowie der Unsicherheit der eindeutigen Identifizie-
rung des Entstehungsortes eines Photonenpaares zusammensetzt. Fiir letztere sind die
Detektormaterialien und -groBen sowie die mit ihnen gekoppelte Elektronik die limitie-
renden Grofen. Die priméren Entwicklungsziele der PET-Systeme sind somit (1) eine
hohe rdumliche Auflésung zur Darstellung kleiner Strukturen, (2) eine hohe Detekti-
onseffizienz, um die Anzahl der detektierten Ereignisse zu maximieren und die statisti-
sche Unsicherheit der Messung zu minimieren und (3) eine optimale Detektorcharakte-
ristik, um die detektierten Zdhlraten zu maximieren und die Unsicherheit in der Be-
stimmung wahrer Koinzidenzen zu minimieren. Hierbei muf allerdings beriicksichtigt
werden, daB bei dieser Entwicklung nicht alle angesprochenen Parameter gleichzeitig
optimiert werden kénnen [Koe92].

Mit welchen Ergebnissen und wann die einzelnen angesprochenen Entwicklungsschritte
und -parameter realisiert werden konnten, soll anhand des im Anhang in Tabelle 7.3
dargestellten Uberblicks deutlich werden. Hier sind in Anlehnung an K. Jordan [Jor88]
und R.A. Koeppe [Koe92]’ die bedeutendsten Meilensteine der Scannerentwicklung
von 1976-1991 aufgefiihrt. In den Bildern 2.5 und 2.6 sind einige dieser Gerite darge-
stellt, die zeigen, welche unterschiedlichen Konfigurationen realisiert wurden.

60° Rotaton -
3* Increments %
/

Scm ransiaton
em increments

Oetector crysiats
; Lead shuelding
Rotation g
1 &
C Ring-Brookhaven Montreal d Ring-Fixed or Wobbile
132 Detectors) (84 or 280 detectors)

Bild 2.5: Verschiedene Konfigurationen von PET-Scannern [Bud79]

° K. Jordan [Jor88] beschreibt detailliert, nach Jahren getrennt die Entwicklung der allgemeinen
Emissionstomographie. R.A. Koeppe [Koe92] nimmt eine Einteilung der PET-Entwicklung in
Generationen vor, beginnend mit dem ersten funktionellen Scanner PETT III.



10 2 Signalerfassung in der Positronen-Emissions-Tomographie (PET)

@@

Positron Anger Searle Camera MGH Positron Camera

|
- Wobble
-1

g PETT vV

Bild 2.6: Verschiedene Konfigurationen von PET-Scannern [Bud79]

Die Darstellung der Entwicklung in den Jahren 1992-2000 erfolgt in den Kapiteln 2.3.1
und 2.3.2 fiir die heute auf dem Gebiet der PET marktfiihrenden Firmen Siemens/CTI
und General Electric (GE) Medical Systems.

Nach R.A. Koeppe [Koe92] lassen sich die PET-Scanner in Generationen einteilen. Die
Kriterien fiir diese Einteilung sind die Anzahl der Detektorringe sowie die Anzahl der
aufgenommenen Schichten. Bild 2.7 zeigt schematisch Langsschnitte durch die Detek-
torringe der verschiedenen Generationen, wobei vertikale Kristallpaare stets einen
Detektorring reprisentieren.

Die Scanner der ersten Generation (von den Anfidngen bis etwa 1978) konnten nur eine
einzige Schicht aufnehmen und hatten somit nur einen, als Sinogramm (Kapitel 3.2)
bezeichneten, Satz Koinzidenzlinien. Als Detektormaterial diente hier ausschlieBlich
Natriumjodid (NaJ(T1)).

In der zweiten Generation (Ende der siebziger bis Mitte der achtziger Jahre) bestanden
die Scanner schon aus mehreren Ringen. Hier wurden sowohl Koinzidenzen zwischen
Detektoren eines Ringes (direkte Schichten), als auch Koinzidenzen zwischen Detekto-
ren direkt benachbarter Ringe (Zwischenschichten) registriert. Bleisepten zwischen den
einzelnen Ringen reduzierten zum einen den Winkel, mit dem Koinzidenzereignisse
aufgenommen werden konnten, auf direkt benachbarte Ringe und zum anderen die Re-
gistrierung gestreuter Ereignisse. In dieser Zeit wurde das NaJ(Tl) als Detektormaterial

zuriickgedringt und vorwiegend durch Wismutgermanat (BGO), teilweise auch durch
Cisiumfluorid (CsF), ersetzt.

Bei den Scannern der dritten Generation wurde und wird die axiale Lénge der Kristalle
immer kleiner und das Kristall-Photomultiplier-Verhiltnis stieg von l:1 auf 16:2 oder
64:4. Dies bringt zwar eine Erhohung der Auflosung mit sich, hat aber den Nachteil,
daB die Sensitivitit abnimmt. Um dieses Defizit in der Sensitivitéit auszugleichen bein-
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haltet eine direkte Schicht nun aufler den Koinzidenzereignissen innerhalb eines Ringes
auch Koinzidenzereignisse zwischen Detektoren aus den direkt benachbarten Ringen
dieses Ringes. Analog hierzu enthalten die Zwischenschichten nicht nur Koinzidenzer-
eignisse direkt benachbarter Ringe (wie bei der zweiten Generation (s.0.)), sondern zu-
sdtzlich noch Koinzidenzereignisse zwischen Detektoren aus den Ringen rechts und
links der beiden benachbarten Ringe. Auch bei den Geriten der dritten Generation wer-
den noch Bleisepten zwischen den einzelnen Ringen eingesetzt um den Winkel der
moglichen Koinzidenzlinien zu reduzieren.
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Bild 2.7: Koinzidenzlinien fiir PET-Scanner; durchgezogene Linien stehen fiir direkte Schichten,
gestrichelte Linien fiir Zwischenschichten (nach [Koe92]); FOV: Field of View (engl.)10

Die heutigen Scanner (Jahr 2000) bilden gewissermaBen einen Ubergang zwischen der
3. und 4. Generation. Sie besitzen ein- und ausfahrbare Septen und erméglichen so
Schichtaufnahmen (2-D”, 3. Generation) des Patienten mit Septen zwischen den
Kristallringen und auch Aufnahmen des Patienten in einem einzigen Volumen (3-D'', 4.
Generation) ohne Septen. Die 4. Generation wird eines Tages ausschlieBlich ohne Sep-
ten messen, wenn die derzeitigen Probleme der 3-D-Scatterkorrektur (vgl. Kapitel 3.3)
und der echten 3-D-Rekonstruktion (vgl. Kapitel 4.3) gelost sind.

' Gesichtsfeld des Scanners

' Eine detaillierte Beschreibung der 2-D- und 3-D-Aufnahmemodi liefert Kapitel 3.
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2.41 Entwicklung bei Siemens/CTI

Die Entwicklung der Siemens ECAT-Scanner reicht bis in die Anfinge der PET-Ent-
wicklung 1975 mit dem PETT III zuriick. Die kommerzielle Ausfiihrung dieses Gerites
war der ECAT (Emission Computed Axial Tomograph) der Firma Ortec Inc. (Oak
Ridge). Diese ging 1983 in die Firma CTI (Computer Technology and Imaging) iiber.
Durch Kooperation mit Siemens entstand dann 1988 die Firma CTI PET Systems Inc.
(Knoxville, TN) (Bild 2.8). Tabelle 7.4 im Anhang gibt einen chronologischen Uber-
blick iiber die Entwicklungsgeschichte der ECAT-Familie [Sie99].

Bild 2.9 gibt anhand von PET-Aufnahmen mit einigen Scannern aus Tabelle 7.4 einen
Uberblick iiber die Hard- und Softwareentwicklung bei Siemens/CTI seit 1975. Hier ist
sehr deutlich zu erkennen, wie im Laufe der Zeit die Bilder immer klarer und schirfer
wurden und die abgebildeten Strukturen immer feiner.

Siemens Ll CTI’ Inc‘ CTI Cyclotron
Medical | crippr |L_Svems
Systems | Systems, Inc. | CTI Services,
(ausschlieBlich | | JpCAT R&D ‘ Inc.
Abnahme) *ECAT Produktion |
«ECAT Verkaui *ECAT Marketing || CTI Detector
+[CAT Service | || und US. Verkauf ||  Systems

Bild 2.8: Firmenstruktur von Siemens/CTI (nach [Sie00])

PETHI oY 4R #™  NeuroECAT
1975 o ’:i & 1978

: 2
ECAT II “}»‘ |
1977 ) 4] .

'ECAT EXACT HR'
1995

Bild 2.9: Ubersicht iiber die Hard- & Softwareentwicklung bei Siemens/CTI anhand von PET-Auf-
nahmen mit verschiedenen Scannern [CTI]

ECAT 931
1385

.~

1
i

o ¢

Aus dem Hause Siemens/CTI ist, wie aus Tabelle 7.4 ersichtlich, der ECAT EXACT
HR" der jiingste Ganzkorper-PET-Scanner und soll deshalb im folgenden néher vorge-
stellt werden.

Beim ECAT EXACT HR™ (Bild 2. 10) bilden 72 Detektormodule einen Ring mit 82 cm
Durchmesser. Aus vier axialen Ringen entstehen so 32 Detektorebenen mit je 576 Kiri-
stallelementen. Ein Detektormodul (Bild 2.1 1) besteht aus einer verschieden tief einge-
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schliffenen 8x8-Kristallmatrix, wodurch 64 einzelne Kristallstibchen entstehen, die
durch vier Photomultiplier mittels Light—Shm‘ing13 (vgl. Kapitel 2.5) ausgelesen werden.

Jedes Kristallstibchen hat eine GroBe von (4,39 x 4,05 x 30) mm? (axial X tangential x
radial). In den eingeschliffenen, 0,46 mm breiten und unterschiedlich tiefen Schlitzen
befindet sich Bariumsulfat als Reflektormaterial. Das FOV (Field of View) hat eine
axiale Ldange von 15,5 cm, die bei einer Aufnahme in 32 direkte und 31 indirekte Ebe-
nen eingeteilt wird.

Bild 2.10: Der ECAT EXACT HR" mit Patientenliege (Iinks) [§i 0], mit gedffneter Gantry (rechts)
[FZJO0O0]

Bild 2.11: 8x8 Kristallmatrix mit PMTs (links); Detektormodul in lichtdichter, magnetisch abge-
schirmter Hiille (links klein) [Sie00]; Schemazeichnung eines Detektormoduls zur Ver-
deutlichung der verschieden tiefen Einschnitte in den Kristall (rechts)

Die technischen Spezifikationen und meBtechnischen KenngréBen sind im Anhang in
Tabelle 7.5 aufgefiihrt. Auf die beiden neusten Gerite, den ECAT HRRT und das
PET/CT-System, wird an dieser Stelle nicht weiter eingegangen, da es sich bei diesen
noch um Prototypen handelt und bei der Drucklegung von [Sie99] noch keine U.S. FDA
Bewilligung vorlag. In Kapitel 2.5 werden beziiglich des ECAT HRRT lediglich die in
Tabelle 7.5 angesprochenen Detektionsmethoden nach dem Lightsharing- und dem
Depth—of—Interaction(DO[)-Prinzip'3 erldutert.

* Light-Sharing: (engl.) Lichtteilung
" Depth-of-Interaction: (engl.) Wechselwirkungstiefe
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2.4.2 Entwicklung bei General Electric (GE) Medical Systems

Die Anfinge der Firma General Electric (GE) Medical Systems (Milwaukee, W) liegen
u.a. in der PET-Geschichte der Firma Scanditronix AB (Uppsala, Schweden). Scandi-
tronix entwickelte eine Scannerfamilie, deren Design am Karolinska Institut und der
Universitit Stockholm entstanden ist. Uber die US Tochterfirma Nucletronix Inc.
(Gloucester, MA) vertrieb Scanditronix kurzzeitig zwei TOF'"-PET-Scanner namens
PETT 600 und SUPERPETT 2000, die an der Universitdt Washington entwickelt wur-
den und verbesserte Versionen der Gerite PETT VI und Super PETT I (vgl. Tabelle 7.3
im Anhang) waren. Der erste Scanner der dritten Generation, der von Scanditronix pro-
duziert wurde, war der PC2048-7WB, ein sieben Schichten Ganzkorper-Scanner, ge-
folgt vom PC2048-15B, einem 15 Schichten Hirn-Scanner und vom PC4096-15WB,
einem 15 Schichten Ganzkorper-Scanner. Letzterer wurde dann nach dem Verkauf der
Scanditronix-PET-Gruppe an General Electric (GE) Medical Systems 1989 unter dem
Namen PC4096+ und mit ein paar kleinen Anderungen weitervertricben. 1992 1ste
dann der ADVANCE-Scanner den PC4096+ ab [Koe92].

Der ADVANCE wird seit 1992 kontinuierlich unter Beibehaltung seines Namens wei-
terentwickelt. Die einzelnen Entwicklungsschritte in der Hard- und Software des
ADVANCE sind in Tabelle 2.2 aufgefiihrt.

Tabelle 2.2: Entwicklung des ADVANCE [Hof00]

1992 1993 1994
- Einfihrung des ADVANCE (Rel. 1.0) | - Release 1.5 Upgrade - Release 2.0
- System mit der héchsten Perfor- - Erstes Transmissions- + Emissi- | - Bildregistration / Fusion mit MRT & CT
mance in der PET-Geschichte ons-Paket (heiBe Transmission) - Erstes Klinisches 3-D-Paket
- Erstes klinisches Ganzkérpersystem | - Autokontur

- Eingebundenes Herzpaket

. 15 .
- Erstes System mit GUI - Eingebundenes Herzpaket - FDG, autoradiographisches Model
- Ausflhrliche Bitd-Mathematik

1995 1996 1999/2000
- DICOM Netzwerk mit MRT & CT - Release 3.0 - Release 4.0/4.5
- 20 Node Array Prozessor - 2-D-Rekonstruktion mit einem Bild | - Verbesserte Bildqualitit bei kiirzeren
- Erhéhte optionale Archivierungs- pro Sekunde Autnahmezeiten
kapazitat (2x) - HP C-110 Workstation Platform - 3-D-Ganzkorperscannen
- 9.0 Gbyte Rohdatenspeicher - Database Tool - PET DICOM Send/Receive (zusatzlich
- Software-Upgrade via Modem - Quantitatives *0-Model (CBF) zum MRT/CT DICOM Receive)

- Echtzeit Bildumwandiung - Wo_rkstation Sun Ultra 60 und weiter-
entwickelte Software

Seit 1998/99 bietet auch GE ein PET/SPECT und CT-System an. Verschiedene Varia-
tionen dieses Produktes bilden die Millennium-VG-Serie, aus der der Ultra Premium
VG Hawkeye das neuste Gerit ist. [GE0OQ]

"* TOF: (engl.) Time-Of-Flight; Bei diesen Scannern wird die Flugzeitdifferenz der beiden y-Quanten mit
beriicksichtigt.

B Gur: Graphical User Interface (engl.), graphische Benutzeroberfliche
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Im folgenden wird der ADVANCE (Bild 2.12), als aktuellster reiner PET-Scanner
etwas niher betrachtet.

Beim ADVANCE bilden 56 Detektorkassetten (Bild 2.13 Mitte rechts + rechts) einen
Ring mit 92,7 cm Durchmesser. Jede Detektorkassette ist aus sechs Detektormodulen,
bestehend aus 6 x 6 Kristallstibchen und zwei PMTs zusammengesetzt (Bild 2.13 links
+ Mitte links). Jedes Kristallstibchen hat eine Grofle von (3,94 x 8,25 x 30) mm?3 (axial
X tangential X radial) und ist von den es umgebenden durch Reflektormaterial getrennt.
So ergeben sich 18 Detektorebenen mit je 672 Kristallen. Das FOV hat eine axiale
Linge von 15,2 cm, die bei einer Aufnahme in 18 direkte und 17 indirekte Ebenen ein-
geteilt wird. Eine Besonderheit des Scanners ist die Moglichkeit, die Gantry in einem
Winkelbereich von + 20° um die Horizontalachse zu kippen (vgl. Bild 2.12 links).

—

Bild 2.13: Aufbau eines Detektormoduls; 6 x 6 Kristalle und zwei PMTé (links) ergeben ein Detektor-
modul (Mitte links). Sechs dieser Module bilden eine Detektorkassette (Mitte rechts), die
lichtdicht und magnetisch abgeschirmt eingepackt wird (rechts). [Hof00]

Die technischen Spezifikationen und meBtechnischen Kenngroen des ADVANCE sind
im Anhang in Tabelle 7.6 aufgefiihrt.
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2.5 Aktueller Stand auf dem Gebiet der Ortsdetektion

Wie schon angedeutet, stehen die Sensitivitit und die Auflosung in einem engen Zu-
sammenhang mit der GroBe der Kristalle und der Art, wie diese ausgelesen werden. Im
folgenden sollen einige gingige Methoden dieses Auslesens und die aktuellen Bemii-
hungen auf diesem Gebiet aufgezeigt werden. Die Ausleseverfahren lassen sich in zwei
Gruppen einteilen. Bei der ersten Gruppe erhilt man lediglich die Information, in wel-
chem Kristall das y-Quant seine Energie deponiert hat und der Lichtblitz entstanden ist.
Der aktuelle Stand der Forschung ist die zweite Gruppe der Ausleseverfahren. Hier er-
hilt man zusitzlich noch eine Tiefeninformation, d.h. wo im Kristall der Lichtblitz

erzeugt wurde.

2.5.1 Ortsdetektion ohne Tiefeninformation

In Bild 2.14 sind einige Ausleseverfahren ohne Tiefeninformation dargestellt.

a) PMT Einzelkristall/Einzel PMT
ortsempfindiicher PMT. Kristall  Lichtleiter L —
\V \ é_ PMT< —]
3\ —_—
b) Detektorblock mit
Kristallstdbchen Detektorblock rmit
Ein ontsempfindlicher PMT Kristallblock
liest mehrere Kristallstabchen aus.
Oft werden, wie hier, ein Mehrere PMTs lesen
paar dieser Anordnungen einen verschieden
zu Einheiten kombiniert tief eingeschnittenen
(vgl. Bild 2.15). Kristallblock aus
(vgl. Bild 2.16).

Bild 2.14: Ausleseverfahren ohne Tiefeninformation; a) 1:1 Kopplung, b) Detektorblock mit Kristall-
stabchen, ¢) Detektorblock mit Kristallmatrix

Bei der 1:1 Kopplung von Kristall und PMT wird jeder Kristall separat ausgelesen. Die
Nachteile einer solchen Anordnung sind die hohen Kosten und die Limitierung in der
Grofe, da der kleinste derzeit lieferbare PMT eine Flidche von ~1 ¢cm? hat. Die momen-
tane Losung dieses Problems ist die Verwendung von ortsempfindlichen PMTs.!¢ Hier
koénnen mehrere Kristallstdbchen von einem PMT ausgelesen werden. Dies geschieht,
wie in Bild 2.15 dargestellt, beispielsweise iiber ein Widerstandsnetzwerk. Das einfal-
lende y-Quant deponiert seine Energie in Form von Licht im Kristall. Die Photonen
werden von der Photokathode registriert und 16sen hier Elektronen heraus, die durch die
folgenden Dynoden verstidrkt werden. Nach den Dynoden fillt diese Elektronenwolke
dann auf die Gitteranode und erzeugt einen Strom im angeschlossenen Widerstands-

' Zukiinftig werden auch Avalanche Photodioden (APD) und Flat Panels (neuste PMT-Technologie der
Fa. Hamamatsu) Losungen dieses Problems sein.
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netzwerk. Je nachdem, wo die Elektronen auf die Gitteranode stoflen, variiert die Inten-
sitit der Signale an den spannungsempfindlichen Vorverstirkern. Uber die Spannungs-
verhéltnisse an x; und x; bzw. y; und y; kann dann auf den Kristall, in dem das Ereignis

stattfand, zuriickgeschlossen werden.

Widerstande
A
-7

o

Dynoden
Photokathode

o5 SN
r &, : :
A \\!‘ f 5 % |
VR TN A
NN \
Quant “\.‘\ ' ‘ —
N i
{

/ Q Vorverstarker
Kristallmatrix

Bild 2.15: Funktionsprinzip eines ortsempfindlichen Photomultipliers

Bei der Methode c¢) in Bild 2.14 handelt es sich um ein Patent der Firma Siemens/CTI.
Das Auslesen der Kristalle geschieht hier mittels des Prinzips des Light-Sharings
(Lichtteilung). Verschieden tiefe Einschnitte in den Kristallblock kanalisieren das in
einem bestimmten Kristallstibchen entstehende Szintillationslicht derart, dal} iiber die
Intensititsverteilung der in den vier PMTs entstehenden Spannungs- bzw. Stromimpulse
genau der Ort des Photoneneinfalls bestimmt werden kann. (Bild 2.16). Das Licht eines
Ereignisses in einem Eckkristall wird fast ausschlieflich von dem PMT unter diesem
Kristall registriert. Je weiter der Kristall, in dem das Ereignis stattfindet, in der Mitte
des Kristallblocks liegt, desto mehr verteilt sich das Licht auf alle vier PMTs.

S

Bild 2.16: Light-Sharing in einem Blockdetektor; Prinzip (oben) und Aufnahme eines mit einem
Laser bestrahlten Kristallblocks (unten) [Sie99]
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2.5.2 Ortsdetektion mit Tiefeninformation

Die Thematik der Tiefeninformation (engl.: Depth-of-Interaction (DOI)) wird in Bild
2.17 verdeutlicht. Um die Sensitivitit der Tomographen zu erhohen, werden Szintillati-
onskristalle von bis zu 3 cm Liinge eingesetzt (ECAT EXACT HR*, ADVANCE), da
die Nachweiswahrscheinlichkeit von Koinzidenzen mit zunehmender Materialstirke
steigt. Ein Nachteil dieser langen Kristalle ist allerdings der Parallaxeneffekt. Fillt
Strahlung schriig auf den Detektorblock, kann sie mehrere Kristalle durchdringen, bis es
zu einer Energiedeposition im 'falschen’ Kristall kommt und die angenommene nicht
mit der tatsichlichen Koinzidenzlinie iibereinstimmt (Bild 2.17). Je linger die Kristalle
sind. desto schlechter ist daher die Ortsaufldsung, insbesondere auBerhalb des Zentrums
des FOV. Aktuelle Forschungsarbeiten versuchen deshalb mittels verschiedenartig ge-
schichteter Kristallanordnungen eine Detektion der Wechselwirkungstiefe im Kristall zu
ermoglichen, um so den korrekten Eintrittsort der y-Quanten zu identifizieren.

2 Kristallschichten T.
a) //
Ereignis Z,

J%‘, \ —

) A a Q)\ [ ; ¢ gn‘%
angenommene [ = [ \ angenommene

Koinzidenzlinie

Bild 2.17: (a) Auflésungsverschlechterung durch Parallaxeneffekt, (b) Bestimmung der Wechsel-
wirkungstiefe durch Kristallschichtung ('Sandwich-Prinzip').

Wie vielseitig die Forschung derzeit auf diesem Gebiet ist, zeigt eine kleine Auflistung
der Moglichkeiten in [Mur0OO]. Hier soll im folgenden nur eine kleine Auswahl von
Ausleseverfahren mit Tiefeninformation aufgezeigt werden (Bild 2.18).

Bild 2.18 a) zeigt einen DOI-Detektorblock, wie er im ECAT HRRT eingesetzt wird
[Sch98]. Der Block besteht aus zwei Kristallschichten (GSO/LSO oder LSO/LSO (vgl.
Tabelle 7.4 im Anhang)) die iiber einen Lichtleiter von vier PMTs ausgelesen werden.
Dieser Lichtleiter ist dabei wieder so eingeschnitten, daB auch hier die Light-Sharing
Methode angewendet werden kann (s.0.). Die Tiefeninformation erhélt man dann aus
den unterschiedlichen Abklingzeiten der Kristalle. Dieses Sandwich-Prinzip ist beliebig
auf mehrere Schichten erweiterbar.

A. Saoudi et al. haben bis zu vier Kristallschichten (GSO-LSO-BGO-CsJ) kombiniert

und mittels Avalanche Photodioden (APD) iiber die Impulsformunterscheidung ausgele-
sen [Sa099].

Eine weitere Moglichkeit, die Tiefe der Lichtentstehung im Kristall zu bestimmen,
wurde 1997 von J.S. Huber et al. vorgestellt [Hub97]. Bild 2.18 b) zeigt das Prinzip
dieses Ansatzes. Die Kristallstibchen werden von der einen Seite iiber PMTs ausgele-
sen, um die Energie sehr genau bestimmen zu konnen. Von der anderen Seite werden
die Kristalle von Photodioden ausgelesen, um so iiber die Gewichtung der Lichtintensi-
tit an beiden Seiten die Position der Lichtentstehung zu erhalten. Diese Methode wurde
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von Y. Shao et al. 2000 weiterentwickelt. Hier wird eine LSQO-Kristallmatrix von zwei
APD-Arrays ausgelesen [Sha00].

a) b) c) d)

/\ Kristailschicht 1

Photodioden / APDs ; :
Kristallschicht 2 Kristallschicht 1 APDs

A

—
L
ortsempfindliche PMT
Lichtleiter Zwei Kristallschichten
| des gleichen Materials,

T die versetzt aufeinander

]: y
|

Einfaches Sandwich-Prinzip mit Eine Kristallschicht, stehen und einseitig tber Zwei Kristallschichten,
zwei verschiedenen Kristallarten, die beidseitig ausge- die Lichtverteilung ausge- die separat ausge-
ausgelesen durch Light-Sharing. lesen wird. lesen werden. lesen werden.

Bild 2.18: Ausleseverfahren mit Tiefeninformation

Bild 2.18 c) zeigt ein Verfahren, bei dem zwei Kristallschichten desselben Materials
derart kombiniert sind, daf} die Kristalle der zweiten Schicht auf den Zwischenriumen
der Kiristalle der ersten Schicht stehen. Die Tiefeninformation erhélt man hier iiber die
Verteilung des Lichts in den Kristallen. Wird in einem Kiristall der ersten Schicht Ener-
gie deponiert, so leuchtet fiir den PMT nur dieser Kristall. Erfolgt die Energiedeponie-
rung in einem Kristall der zweiten Schicht, so gibt dieser Kristall das entstehende Licht
durch die beiden Kristalle der ersten Schicht, auf denen er steht, an den PMT weiter. So
kann die angeschlossene Elektronik die Energiedeponierung der ersten Schicht zuord-
nen, wenn der PMT nur einen leuchtenden Kristall sieht und analog dazu der zweiten
Schicht zuordnen, wenn der PMT zwei leuchtende Kristalle registriert. C.J. Thompson
et al. verwenden in ihrem 'ANIPET'! einen Kristallblock (36 x 36 x 20 mm?), der nach
diesem Prinzip von beiden Seiten eingeschnitten ist [Tho98].

Die letzte hier dargestellte Methode (Bild 2.18 d)) ist zwar auf den ersten Blick auch die
einfachste, war aber bis vor kurzer Zeit aufgrund der noch nicht zur Verfiigung stehen-
den APDs, bzw. der schlechten Qualitdt der APDs, nicht durchfiihrbar. Hier werden
zwel Detektoreinheiten, bestehend aus Kristallen und Ausleseelektronik, voreinander
angeordnet. Diese Konfiguration wird derzeit durch Simulationen und Testmessungen
von den Forschungsgruppen um S.I. Ziegler am Klinikum rechts der Isar der TU Miin-
chen und um E. Lorenz am Max-Planck-Institut Miinchen untersucht [Raf00].

' ANIPET: Name fiir: ANImal PET; Scanner fiir Tiere bis zur GroBe einer Katze
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3.1 2-D/3-D-Aufnahme

Wie in Kapitel 2.4 angesprochen besitzen die meisten heutigen PET-Scanner die Mog-
lichkeit. sowohl zweidimensionale als auch dreidimensionale Aufnahmen im FOV

durchzufiihren.

Bei zweidimensionalen Messungen sind die einzelnen Ringe untereinander durch meh-
rere Zentimeter in den Durchmesser hineinragende Blei- oder Wolframsepten getrennt,
deren Aufgabe die Kollimation ist. Diese Septen reduzieren die Raumwinkelerfassung
der Detektoren in der Patientenlingsachse so weit, daB neben Koinzidenzmessungen
innerhalb eines Ringes zusitzlich nur Koinzidenzmessungen zwischen nah benachbar-
ten Ringen moglich sind. Durch eine derartige Messung von Koinzidenzen zwischen
benachbarten Detektorringen werden mit n Detektorringen insgesamt (2n — 1) Ebenen
aufgenommen.

O aktives Zentrum

Detektorblock

Bild 3.1: 2-D/ 3-D-{\ufnahmemodus; Der dargestellte 2-D-Modus entspricht dem des PC4096-
15WB, bei dem nur direkt benachbarte Ringe in Koinzidenz geschaltet sind.

Fiir eine 3-D-Aufnahme werden die Septen aus dem FOV herausgefahren, um hier zu-
sitzlich y-Quantenpaare zu erfassen, die schrig einfallen (vgl. Bild 3.1: Pfeile im 3-D-
Modus). Im 3-D-Modus sind deshalb auch weit auseinanderliegende Ringe miteinander
in Koinzidenz geschaltet. Mit dieser Erhhung der Anzahl der moglichen Koinzidenzli-

nien (TOR)18 steigt auch die Sensitivitit des 3-D-Modus um einen Faktor 3-5 im Ver-
gleich zum 2-D-Modus.

18 i — 4
TQR. Tube of Respopse (engl.): Rohre der Reaktion” = Bereich zwischen zwei Kristallen, in dem das
E.relgm's stattfand; l?ne Verpmdung zweier in Koinzidenz geschalteter Kristalle ist im mathematischen
Sinne ein Parallelepiped, wird zur Vereinfachung aber oft nur als Linie bezeichnet und dargestelit.
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Diese erhohte Sensitivitit bringt ein besseres Signal/Rausch-Verhiltnis mit sich und ist
so der entscheidende Vorteil des 3-D-Modus. Des weiteren erméglicht der 3-D-Modus
aufgrund der gestiegenen Sensitivitit eine Verkiirzung der MeBdauer und/oder eine Re-
duzierung der Menge an Radiopharmaka. Ein Nachteil des 3-D-Modus ist allerdings der
im Vergleich zum 2-D-Modus relativ hohe Anteil an Streustrahlung (30-35%) [Sch95],
dessen vollstindige Korrektur derzeit noch aussteht (vgl. Kapitel 3.3). Somit ist heutzu-
tage nur im 2-D-Modus eine Quantifizierung moglich. Hinzuzufiigen ist an dieser
Stelle, da quantitative PET-Messungen hauptsédchlich fiir die Forschung von Interesse
sind, da sich derzeit die klinische Anwendung der PET auf ein reines Imaging, z.B. im
Rahmen der Tumorsuche, beschrinkt.

3.2 Datenaufnahmeformate

Bei der Aufnahme der Koinzidenzdaten unterscheidet man heute zwei verschiedene
Verfahren. Im Falle der Sinogrammaufnahme werden die Koinzidenzereignisse zwi-
schen den einzelnen Detektorpaaren iiber mehrere Frames'® aufaddiert und diese Sum-
men fiir alle Detektorpaare in einer Matrix, dem Sinogramm ablegt.

Die zweite Moglichkeit ist die Aufnahme von Listmodedaten. Hier werden die Koinzi-
denzereignisse mit ihren zugehorigen Detektornummern und der Zeit, zu der sie regist-
riert wurden, gespeichert. Im folgenden werden die beiden Verfahren niher erldutert
und ihre Vor- und Nachteile aufgezeigt.

Sinogrammdaten

Die Koinzidenzdaten sind in einer Matrix gespeichert, die als Sinogramm bezeichnet
wird. Bild 3.2 a) zeigt den Aufbau eines Sinogramms, wie es sich aus einer 2-D-Auf-
nahme ergibt (vgl. Kapitel 3.1).

Der PET-Scanner sieht die aus dem Korper herausstrahlenden Photonenpaare in einem
Winkelbereich von 0-180°. Dieser Winkelbereich wird dementsprechend, eine ringfor-
mige Kristallanordnung vorausgesetzt, in halb so viele Winkelschritte 0 aufgeteilt, wie
Kristalle pro Ring vorhanden sind. Jeder Projektionswert b(p,0) stellt die Summe aller
Photonenpaare eines MeBintervalls entlang einer Projektionslinie p (engl.: Bin) dar
(Bild 3.3) [Wie99]. So entspricht eine Zeile des Sinogramms der zu einem Winkel-
schritt gehdrenden Parallelprojektion und ein Punkt des Sinogramms aller von einem
Detektorpaar registrierten Koinzidenzen.

" Frame (engl.): hier Bezeichnung fiir Messintervall; Je nach Untersuchung und Scanner kann die Linge
eines Frames vom Anwender in einem Bereich von wenigen Sekunden bis hin zu Stunden frei

eingestellt werden.
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Da eine 3-D-Aufnahme nicht wie die 2-D-Aufnahme in Schichten erfolgt (vgl. Kap.
3.1). werden fiir die Beschreibung der einzelnen Koinzidenzlinien nf:ben .dcr
Projektionslinie p und dem Winkelschritt 8 zwei weitere Informationen bendtigt. Hinzu
kommen hier diec Nummer des Kristallringes a und der Blickwinkel @ des Kristalls auf
den entsprechenden Koinzidenzpartner (Bild 3.2 b)).

3D

3 2
Winkelschritte 8 2D

(p.8) -+ (X.y) (B.p.p.a) > (X,y.Z)

X
| L -
2 |b0.2)b(*,2){b(2.2 | J . . ‘
1 {0 tjpct 1 b2.1] ‘ d 1 H
0 5(0,3)]‘0(1,0‘0{2.4 i i
Projektionslinien

0 1 2 3 Bins p
a) b)
Bild 3.2: a) Aufbau eines Sinogramms; b) Unterschied zwischen 2-D- und 3-D-Sinogrammen

— Bins p Parallalprojektionen

Bins p
fuassaae NI TR VasnunaadRUNRNUNONTR) ‘._’;\ 3
N\ -

Winkelschritte 8

Bild 3.3: Beispiel einer Sinogrammentstehung an einem einfachen Phantom; links die verschie-
denen Parallelprojektionen, rechts das dazugehdrige Sinogramm (nach [Sie00])

Listmodedaten

Bei diesem Aufnahmeverfahren werden die Koinzidenzereignisse chronologisch in ei-
ner Datei abgelegt. Dabei werden fiir jedes Koinzidenzereignis die Nummern der ent-
sprechenden Kristalle sowie die aufgenommene Energie gespeichert. Zur zeitlichen
Zuordnung wird wihrend der Registrierung zu jedem Ereignis eine Zeitmarke in die
Datei mit aufgenommen.

Der groBe Vorteil des Listmodeverfahrens gegeniiber der Sinogrammaufnahme ist die
Einzelauflistung der Koinzidenzereignisse, anstelle der schon wihrend der Aufnahme
erfolgenden Summation fiir jede TOR iiber einen bestimmten Zeitraum. Dadurch ergibt
sich die Moglichkeit, erst nach einer Untersuchung die Linge der einzelnen Frames
bestimmen und diese je nach Belieben dndern zu konnen. Hinzu kommt die Moglich-

keit, die Listmodedaten, wenn auch nur irreversibel, in Sinogrammdaten umwandeln zu
konnen.
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3.3 Vorverarbeitung der Koinzidenzdaten

Die vom PET-Scanner gelieferten Rohdaten, die anfangs nur eine summarische Zihlung
bzw. chronologische Auflistung der mit den Detektoren registrierten Koinzidenzereig-
nisse darstellen, durchlaufen vor der Rekonstruktion mehrere Korrekturen. Durch diese
Korrekturen wird beriicksichtigt, da sich die gesamte gemessene Koinzidenzzihlrate
eines Detektorzweiges aus der Summe von echten, zufilligen und gestreuten Koinzi-
denzen (Bild 3.4) zusammensetzt.

echte Koinzidenz
zufallige Koinzidenz: zwei y-Quanten von zwei verschiedenen

o W

Annihilationen werden gleichzeitig detektiert

¢: gestreute Koinzidenz; mind. ein y-Quant wird auf dem Weg

e b
[\
S|
{ g A\ . / aus dem Korper mind. einmal in seiner Richtung abgelenkt
. \ \ d: einseitig absorbiert, kann zu b beitragen
\ (3
d ‘\_ a

/
D, \ \
Detektorring Objekt
Bild 3.4: Darstellung verschiedener Koinzidenzarten aus der Sicht der Detektoren D; und D,

>

In weiteren Schritten werden die Abschwichung der y-Quanten innerhalb des MeBob-
jektes sowie Zihlverluste durch die Totzeit des Systems korrigiert. Zusitzlich miissen
die Zihlraten der einzelnen Detektorzweige aufgrund ihrer unterschiedlichen Nach-
weiswahrscheinlichkeiten und ihrer geometrischen Lage zueinander innerhalb des De-
tektorringsystems korrigiert werden. Die Reihenfolge der einzelnen Korrekturen ent-
spricht im folgenden der der ECAT-Scanner (vgl. Kapitel 3.4.1).

1. Korrektur zufilliger Koinzidenzen

Aufgrund der Verzégerungszeiten im Detektorsystem und der nachfolgenden Elektronik
ist das Zeitfenster fiir die Koinzidenz-Detektion (10-20 ns) weit groBer als die theoreti-
sche Flugzeitdifferenz (maximal 3,3 ns bei einem Ringdurchmesser von 100 cm) der -
Quanten. So erhoht sich die Wahrscheinlichkeit, dal von zwei Detektoren innerhalb der
Koinzidenzauflosezeit Photonen von zwei verschiedenen Annihilationsereignissen in
Koinzidenz angenommen werden (vgl. b in Bild 3.4). Zur Subtraktion der zufilligen
Koinzidenzen von den Gesamtkoinzidenzen gibt es zwei Moglichkeiten:

Zum einen kann die Rate der zufilligen Koinzidenzen Nz fiir jedes Detektorpaar 1,j aus
den Einzelzihlraten N;, N; und der doppelten Koinzidenzauflosezeit 2t zu Nzg = 2T N;
- Nj berechnet werden. [Hof81]

Zum anderen konnen die zufilligen Koinzidenzen direkt gemessen werden. Hierzu ver-
zogert man in einem zweiten Zeitzweig die Detektorsignale um eine Zeit >>2t. Dadurch
werden nur zufillige Koinzidenzen registriert, die dann direkt subtrahiert werden
[Wie89]. Bild 3.5 veranschaulicht die Ergebnisse dieser Korrektur zusammen mit der
folgenden Totzeitkorrektur.
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2. Totzeitkorrektur

Durch Totzeitverluste kommt es zu Abweichungen vom linearen Zusammenhang zwi-
schen gemessener Zihlrate bzw. rekonstruierter Aktivitdt und der Aktivitidt im unter-
suchten Objekt (Bild 3.5). Diese Abweichung 148t sich anhand eines Phantomversuchs
experimentell ermitteln, indem ein mit hoher Aktivitit homogen gefiilltes Phantom
wihrend der Abklingzeit mehrmals im PET gemessen wird. Zu Beginn der Messung
fallen viele Koinzidenzen aufgrund der hohen Aktivitit in die Totzeit und konnen nicht
gemessen werden. In diesem Bereich kommt es zu einer Abweichung zwischen gemes-
sener und theoretischer Aktivititskurve, aus der sich dann fiir jede vom Scanner aufge-
nommene Zihlrate ein Korrekturfaktor ergibt. Die Gesamttotzeit setzt sich zusammen
aus der Lichtabklingzeitkonstanten des Szintillationskristalls und der Totzeit der an die
Kristalle angeschlossenen Elektronik. [Wie89]

ig 1,0
s %"
— 1
put s
Z 0573
3 =10~
§ | =
@ =
20248 5- ¢
é J ----- gesamte unkorrigierte Zahirate
|
0 1_71 ~ - — Aktivitat nach Korrektur der zufalligen Koinzidenzen
“ 2- Aktivitat zusatzlich auf Totzeit korrigiert
|
0—- 1 T T T -
0 01 0,2 0,5 1,0 20
Aktivitat [uCi/mi}

Bild 3.5: Beziehung zwischen gemessener Zihlrate und Aktivitét in einem 20 cm Durchmesser
Zylinderphantom (nach [Wie89)).

3. Detektornormalisierung

Aufgrund von Sensitivitidtsunterschieden in den einzelnen Detektorkristallen sowie der
unterschiedlichen Empfindlichkeit der an die Detektoren angeschlossenen Elektronik,
miissen die Nachweiswahrscheinlichkeiten der einzelnen Detektorpaare neben einer
elektronischen Kalibrierung durch eine Kalibrierungsmessung aufeinander normiert
werden. Fiir diese Messung wird beim ECAT EXACT HR" ein homogen gefiilltes Zy-
linderphantom verwendet, wobei aber auch eine Messung von Koinzidenzen, die von
einer schwach aktiven rotierenden Linienquelle ausgehen, moglich ist [Wie89]. Da nur
im Idealfall alle Detektorpaare innerhalb eines Ringes die gleiche Koinzidenzzihlrate
aufweisen, ergibt sich fiir jedes Detektorpaar ein Korrekturfaktor aus der relativen Ab-
weichung von der mittleren Koinzidenzausbeute. Wie unterschiedlich die Sensitivitét
der Kristalle sein kann zeigt Bild 3.6 am Beispiel einer Normalisierungsmessung am
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ECAT EXACT HR". Hier sind die Detektormodule (vgl. Bild 2.11) eines Winkelschrit-
tes O dargestellt.

—

_\/
Detektormodul des ECAT EXACT HR' (vgl. Bild 2.11)
Bild 3.6: Normalisierungsmessung am ECAT EXACT HR*

4. Korrektur der gestreuten Koinzidenzen (Scatterkorrektur)

Streukoinzidenzen entstehen, wenn mindestens eines der beiden y-Quanten einer An-
nihilation auf seinem Weg durch den Korper aufgrund des Comptoneffektes gestreut
wird. Bild 3.7 zeigt eine solche Annihilation, deren y-Quanten entlang der Verbindungs-
linie der Detektoren D, und D3 emittiert werden. Eines der y-Quanten erfihrt jedoch am
Streupunkt eine Richtungsinderung, so dal es von Detektor D, registriert wird. Die
Koinzidenzelektronik ordnet die Annihilation so der Koinzidenzlinie (TOR(D;,D,)) zu
und nimmt auf dieser Verbindung eine fiktive Quelle an. Durch solche falschen, ge-
streuten Koinzidenzen werden kalte Regionen20 tiberschitzt und heiBe Regionen im
Verhiltnis zu ihnen unterschitzt.

korrekte Projektionslinie

D
3\‘ / Streupunkt

Objekt
Detektorring
Bild 3.7: Darstellung einer gestreuten Koinzidenz

Eine Korrektur der gestreuten Koinzidenzen ist aufgrund ihres hohen Anteils am Signal
notwendig. Im 2-D-Modus wird ein Streuanteil von 10-20 % der wahren Koinzidenzen,
im 3-D-Modus sogar ein Anteil von 30 % und mehr gemessen [Sch95]. Eine Reduktion
des Anteils der gestreuten Koinzidenzen etwa durch VergroBerung des Detektorring-
durchmessers, eine zusitzliche Abschirmung zwischen den Ringen oder eine Erhohung

* In der Nuklearmedizin werden Regionen ohne Aktivitit als 'kalt' und mit Aktivitit als 'heif’ bezeichnet.
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der Energicdiskriminatorschwellez', wird aufgrund der dadurch zustande kommenden
Beeintrichtigung der Nachweiswahrscheinlichkeit des Tomographen vermieden. Da die
gestreuten Koinzidenzen i.a. nicht wie die zufilligen wihrend der Messung miterfa3t
werden konnen, miissen sie mathematisch ermittelt und dann von der Gesamtzihlrate
subtrahiert werden. Um der Vielzahl der Arbeiten Rechnung zu tragen, die sich mit der
Streustrahlkorrektur befassen, sei hier stellvertretend eine Auswahl genannt.

Fiir die Korrektur im 2-D-Modus wird beispielsweise die Streuverteilung einer Punkt-
quelle in einem streuenden Medium, vorzugsweise Wasser, als Referenz herangezogen,
»und durch Entfaltung der gemessenen Aktivitétsprojektionen mit diesen Streuvertei-
lungen [...] der Streuanteil berechnet und von den Daten subtrahiert [...] (Bergstrom et
al. 1983).« [Wie89] Durch diese Methode kann der Streuanteil von 10-20 % auf ca. 1 %
reduziert werden.

M.A. King et al. messen Koinzidenzen in einem oder mehreren Energiefenstern der
Detektorlogik zusitzlich zum herkommlichen Photopeakfenster [Kin92], H. Naudé et
al. versuchen iiber Faltungs- oder Simulationstechniken [Nau96] den Streustrahlungsan-
teil abzuschétzen.

Im folgenden soll anhand der und in der Software des ECAT EXACT HR" (Version 7.1,
Stand Anfang 2000) implementierten Korrekturen beispielhaft die Komplexitit der
Scatterkorrektur gezeigt werden.

2-D-Messungen werden beim ECAT EXACT HR" durch Faltung der Projektionsdaten
mit einem Streustrahlenverteilungskern [ECAT] korrigiert, was vom Prinzip her einer
einfachen Filterung entspricht. Dem Filterkern ist dabei die Streustrahlenverteilung ei-
ner Punktquelle (Nadelprofil) zugrunde gelegt. Der so berechnete Anteil wird dann vor
Rekonstruktion der Emissionsdaten von diesen subtrahiert.

Fiir die Korrektur der 3-D-Messungen wird die von C.C. Watson et al. entwickelte
Simulationstechnik angewendet [Wat96]. Die Berechnung startet hier mit vorldufigen 2-
D-Schitzungen der Emitter- und Schwichungsverteilung, die mit einer reduzierten
Aufldsung rekonstruiert werden, um so eine erste, unkorrigierte Aktivitdtsverteilung des
MeBobjektes zu erhalten. Aus der Schwichungsverteilung werden durch Anwendung
einer Schwellwerttechnik und einer lokalen Medianwertfilterung die Objektgrenzen
bestimmt. In diese Grenzen wird ein Gitter mit mehreren hundert gleichméBig verteilten
Streupunkten gelegt. Zur Vermeidung von Rechenartefakten, wie z.B. einer Verzerrung
des Gitters bei Rotationskorpern, wird jeder Punkt innerhalb seiner Gitterzelle willkiir-
lich verteilt. Liegen die Schwichungskoeffizienten der Streupunkte unterhalb einer be-
stimmten Grenze, werden sie aus dem Gitter entfernt, um so die Rechenzeit nicht unné-
tig zu erhohen. Das Wesentliche der Korrektur ist die Simulation einer einfachen
Comptonstreuung jeder einzelnen Koinzidenzlinie an den verbliebenen Streupunkten im
Gitter. Das so gewonnene Sinogramm der Streustrahlungsverteilung wird dann vor der
Rekonstruktion vom Emissionssinogramm subtrahiert (vgl. Bild 3.8).

21 . . ..
Es' w?rdeq nur Photonen mit einer Energie innerbalb von wihlbaren Diskriminatorschwellwerten
registriert, im allgemeinen zwischen 300 und 600 ke V.
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Bild 3.8: FluBdiagramm der Streustrahlenkorrektur durch Simulation einzelner Streuungen (nach

[Rie99])

Zur mathematischen Umsetzung dieser Methode sei an dieser Stelle nur angemerkt, daf}
der Simulationsschritt auf der Klein-Nishina-Formel beruht. Die genaue Struktur dieses
Algorithmus ist in [Wat96] erldutert.

Beim ADVANCE wird der in [Ros99] beschriebene Algorithmus verwendet, der auf
einer segmentierten Schwichungskorrektur(SAC)-Technik beruht.

Das momentan gréBte Streustrahlenproblem im 3-D-Bereich sind auBerhalb des Unter-
suchungsbereiches liegende Quellen, wie z.B. die Schilddriise bei einer Hirnmessung.
Ziel der Forschung auf diesem Gebiet ist es deshalb zur Zeit, die Streustrahlenkorrektur
im 3-D-Bereich zu optimieren und ein Verfahren zu finden, mit dem der Streustrahlen-
anteil auf Werte wie beim 2-D-Verfahren reduziert werden kann, um so eine absolute
Quantifizierung im 3-D-Modus zu erméglichen. Zwei aktuelle Arbeiten auf diesem Ge-
biet sind die von L.E. Adam et al. [Ada99] und die von K. Wegmann et al. [Weg00], die
beide iiber Monte-Carlo-Simulationen versuchen, die Streustrahlenkorrektur im 3-D-
Bereich zu optimieren.

5. Schwiachungskorrektur

Um die Abschwichung der Photonen auf ihrem Weg durch den Kérper vor der Rekon-
struktion korrigieren zu kénnen, wird eine Transmissionsmessung zur Bestimmung der
Gewebedichten im Korper durchgefiihrt. Diese Messung dhnelt der Computer-Tomo-
graphie, mit dem Unterschied, dal anstelle einer Rontgenr6hre eine oder mehrere li-
nien- oder punktférmige Positronenquellen zwischen den Detektorringen und dem Pati-
enten rotieren”. Linienquellen sind dabei im Vergleich zu Punktquellen sehr rauscharm,
erlauben eine simultane Emission/Transmission, bringen aber hohe Totzeitverluste fiir
die Detektoren in ihrer Ndhe mit sich. Bei einer Verwendung von Punktquellen, die nur
einzelne Photonen emittieren, muf} zusétzlich die Position der Quelle mit aufgenommen
werden. Fiir die parallel zur Scannerachse angebrachten Linienquellen kann die Daten-
erfassung so gesteuert werden, da nur die echten Koinzidenzen registriert werden. Der

* Beim ADVANCE sind dies zwei 10 mCi Germanium(**Ge)-Stabquellen (T, = 270,8 d), wihrend der
ECAT EXACT HR* drei 5 mCi ®Ge-Stabquellen verwendet (vgl. Kapitel 2.4).
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Vergleich mit einer Blankmessung (Transmission ohne Objekt) liefert dann die
Absorptionswerte fiir alle Projektionslinien, die zur Korrektur der Emissionsmessung

verwendet werden konnen [Ger99].
a) b)

e
[alt
;
:I

L s
Tt

Detektor

Bild 3.9: g) Emissionsmessung mit Aktivitit im Objekt; b) Transmissionsmessung mit rotierender
Ge-Quelle [Rie99]

Diese Korrekturfaktoren konnen aufgrund der 180° Richtungskorrelation der beiden -
Quanten sehr exakt bestimmt werden. Bei einer Dicke Lgesam des absorbierenden Ge-
webes zwischen zwei Koinzidenzdetektoren legt das eine y-Quant die Strecke L, das
andere die Strecke L, zuriick (Bild 3.9). Da bei einem konstanten Schwichungskoeffi-
zienten p die Wahrscheinlichkeit Wy;, daB beide y-Quanten ohne Wechselwirkungen
mit dem Gewebe die beiden Koinzidenzdetektoren erreichen, gegeben ist durch

W, = R R (Gleichung 3.1)

ist die Schwichung e™" unabhingig vom Ort der Annihilation und hingt nur von der
Gesamtschwichungslidnge zwischen den Detektoren ab. Aus diesem Grund kann nach
Gleichung 3.2 eine Emissions- mit einer Transmissionsmessung korrigiert werden, in-
dem man jede Projektion mit dem inversen Quotienten der entsprechenden Projektion
aus Transmissions- und Blankmessung multipliziert [Rie99].

P Blank 6 P(s,9): Projektionen der Transmission, Emission, Blankmessung
Emission = (s,0) . pEmission s: senkr. Abstand der Projektionslinie zur Scannerachse
korr. S, Trans unkorr. (S’ e

P ™ (s,0) 6: Winkel zw. Projektionslinie und Scannerachse

Gleichung 3.2: Schwachungskorrektur

Bei der Transmissionsmessung unterscheidet man zwischen der kalten und heiBen
Transmission. Erstere wird vor der Applikation der radioaktiven Substanz durchgefiihrt,
wenn der Patient noch keine Strahlung emittiert, d.h. noch 'kalt' ist und zweitere, wenn
sich im Patienten noch (Rest-)Aktivitit befindet, d.h. dieser noch 'heif' ist.

6. Korrekturen der Scannergeometrie

Die folgenden Korrekturen der Scannergeometrie beziehen sich auf Scanner mit ring-
formiger Detektoranordnung. Bild 3.10 zeigt die Prinzipien der geometrischen
Korrekturen, die bei diesen Scannern im 2-D- und 3-D-Modus erforderlich sind. Wie in
Kapitel 3.2 schon angesprochen, handelt es sich bei den Zeilen eines Sinogramms um
Parallelprojektionen des Objektes. Aufgrund der Scannergeometrie kommt es sowohl zu
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Verzerrungen in transaxialer (2-D & 3-D) als auch in axialer Richtung (3-D) und somit
zur Verfilschung dieser Parallelprojektionen. Die transaxialen Verzerrungen Bild 3.10
a) entstehen dadurch, daB die Projektionslinien zum Rand hin immer enger werden. Zur
Entzerrung wird bei jedem Winkelschritt 6 (vgl. Bild 3.2) eine lineare Interpolation die-
ser verzerrten Projektion auf dquidistante Bins vorgenommen. Die axialen Verzerrun-
gen Bild 3.10 b) entstehen dadurch, dall beim 3-D-Modus die Koinzidenzschaltung
ringiibergreifend ist. Abhingig vom Winkelschritt ¢ variiert deshalb die Breite der
Projektionslinien. Auch hier werden die Projektionen durch lineare Interpolation auf
dquidistante Bins entzerrt.

. /‘—i\\ ‘

¥ \‘5\\\‘:7, 4

===l

O

— \\\ Winkelschritte ¢
, : 3 ?
) /
NN
3 N > Binsp
D \\ N 0.

~ T ~
T\ ‘/ 7 ™ - Detektorebene
/

/
/
\
\
\

T+ und so die Projektion
verfalscht

h B
Abstand zwischen
= den Bins wird kleiner

CITTTTTI [TTTTTTTT1

Bins p

Bogenkorrektur zur Entzerrung der Projektion,
gleichmaBiger Abstand zwischen den Bins, lineare Interpolation

Bild 3.10: Geometrische Korrekturen; a) transaxiale (2-D & 3-D) und b) axiale Bogenkorrektur (3-D)

Bild 3.11 verdeutlicht noch einmal die Notwendigkeit einer Bogenkorrektur an der
Rekonstruktion einer Phantommessung einmal ohne (links) und einmal mit (rechts) Bo-
genkorrektur. Wie deutlich zu erkennen ist, ist das linke Bild im Vergleich zum rechten
gestaucht sowie die mit Aktivitit gefiillten Bohrungen verschwommener.

Bild 3.11: Aufnahme eines Phantoms links ohne, rechts mit transaxialer Bogenkorrektur [Sie00]
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3.4 DatenfluB und Speicherung der Daten

3.4.1 Vom Positron zum Volumenbild

Anhand der ECAT-Technologie aus dem Hause Siemens/CTI veranschaulicht Bild 3.12
den DatenfluB, wie aus den emittierten Positronen der radioaktiv markierten Substanzen
(vgl. Kapitel 2) durch viele elektronische Zwischenschritte ein auswertbares Volumen-
bild entsteht. Dieser Vorgang laBt sich in vier Hauptschritte (I-1V) einteilen [Sie99].

Ly Bt a S
arkierten Kern.

Jos Ereignisses,
it 0Output der ADCs.
l Elektron

Annihilié Positron, S o Lookup FPGA

Emittiert voh e

2 y-Qua tstehen. : - Bestimmtobeing Ereignis stattfand,
; .b_asiqrend auf. ergiefenster des

511 keV ~Q e 4 weiligen Kri tekt
Treffen a stektoren ST o

s S — AT

Bild 3.12: DatenfluB: vom Positron zum Bild (nach [Sie99])

Der erste Schritt (I) beinhaltet die physikalischen Prozesse von der Entstehung des Po-
sitrons iiber die Annihilation bis hin zur Entstehung des vom Photomultiplier registrier-
baren Lichts durch Wechselwirkungen der y-Quanten mit den Detektorkristallen.

Der Detektor Analog ASIC* (1) verarbeitet die Signale der PMTs, die mit den Detek-
torblécken verbunden sind und liefert unter Zuhilfenahme externer ADCs (Analog-to-
Digital Converter) und eines TDCs (Time-to-Digital Converter) die digitale Energie-,
Positions- und Zeitinformation der einzelnen Ereignisse. Das Energiesignal setzt sich

23 . . & 5 : :
ASIC: Application Specific Integrated Circuit, (engl.: anwendungsspezifische integrierte Schaltung)
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zusammen aus der Summe der vier PMT-Signale (vgl. Kapitel 1) und wird von einem
Gated—lntegrator2J aufintegriert, um so die Energieinformation des Ereignisses zu erhal-
ten. Analog hierzu entstehen auch die Positionsinformationen in x- und y-Richtung.
Damit die Positionsinformationen der einzelnen Ereignisse nicht von deren variierender
Energie abhiingig sind, werden sie mit der jeweiligen Energie der Ereignisse normiert.
Durch die Flash ADCs werden diese analogen Signale dann zur Weiterverarbeitung in
digitale umgewandelt. Die Zeitinformation eines Ereignisses liefert der Constant-Frac-
tion Discriminator (CFD). Hier wird, vom Prinzip her, vom aufsummierten Signal der
PMTs das selbe, um eine bestimmte Zeit verzégerte, Signal subtrahiert-und aus dem
Nulldurchgang das Zeitsignal erzeugt (Bild 3.13). Durch dieses Verfahren ist das Zeitsi-
gnal eines Ereignisses unabhingig von dessen Energie.

Realisiert wird diese Vorgehensweise in den ECAT-Scannern nicht wie iiblich durch

eine externe Delayline, sondern auf einem Chip, in dem ein geschwichtes CFD-Inputsi-
gnal von einer tiefpagefilterten Version des Signals subtrahiert wird.

| Signal A [T [T 1]
| r 4 iYL—J\fvéer()gertes‘SjgnalB
? ,/,k 71,\ . ,‘ R RN Il
(T TYI TN k& [ 111

\

| L!L | ,\T,‘., \*\,\A‘ 4 L. -

Bild 3.13: Bestimmung des Zeitsignals eines Ereignisses

Der Detektor Digital ASIC (III) erhélt die digitalen Signale aus den Flash ADCs des
Detektor Analog ASICs. Anhand dieser Signale stellt er fest, welcher Kristall im De-
tektorblock das Szintillationsereignis aufgenommen hat und ob die Energie des Erei-
gnisses zwischen den kristallspezifischen Energieschwellen liegt. Als Ausgangssignal
geht ein 24-bit-Ereignis-Wort mit Positions-, Zeit- und Energieinformation an den Ko-
inzidenzprozessor (IV) [Sie99].

Zur Detektion der Koinzidenzereignisse wird jedes Detektormodul in Abstinden von
256 ns von der Koinzidenzlogik abgefragt, wobei jede Koinzidenzeinheit 49 Detektor-
modulpaare unterstiitzt. Jedes Ereignis kann dabei durch eine 6-bit-Kodierung der Ring-
und auch der Reihenposition eindeutig identifiziert werden. Fiir die Koinzidenzzuord-
nung steht fiir jedes Ereignis eine 6-bit-Zeitinformation zur Verfiigung, die in 4 ns-

** Gated-Integrator: Integrierer, der nur in einem Zeitfenster (engl: gate) integriert, am Ende den Endwert
weitergibt und wieder auf null gesetzt wird.
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Segmente unterteilt ist. Der Koinzidenzprozessor iiberpriift fortlaufend alle moglichen
Kombinationen von Detektormodulpaaren auf Ereignisse innerhalb eines 12 ns-Zeitfen-
sters. Durch die GroBe dieses Zeitfensters konnen 95 % aller wahren Koinzidenzen er-
faBt werden. Der Koinzidenzprozessor selektiert bis zu vier Paar Ereignis-Worter, die
innerhalb der niichsten 256 ns zu 32-bit-kodierten LOR*-Wortern kombiniert werden,
und schickt diese als Ausgangssignal an den Real-Time Sorter (RTS). Fiir den Fall, daB
in einer 256 ns-Periode einmal mehr als vier Koinzidenzereignisse detektiert werden,
werden diese bis zur nichsten Periode im Speicher gehalten, um den Datenfluf} inner-
halb des Systems zu verbessern.

Der RTS konvertiert die Rohkoinzidenzdaten zur Speicherung und Rekonstruktion in
Sinogramme (vgl. Kapitel 3.2). Dabei konnen die Sinogramme schichtweise, zeitgetrig-
gert oder zeitfensterweise abgelegt werden. Bei der Sinogrammspeicherung unterschei-
det man zwei Prozesse. Der ADD ONE-Prozess nimmt ein Koinzidenzereignis auf, der
SUBTRACT ONE-Prozess dient zur Echtzeitkorrektur zufilliger Koinzidenzen.

Die GroBe des RTS-Sinogrammspeichers betréigt mindestens 64 Mbyte und ist erwei-
terbar auf 512 Mbyte. Nach der Akquisition eines Frames oder einer Bett-Position wer-
den die Sinogrammdaten auf die Akquisitionsfestplatte verschoben, wobei der Daten-
transfer und die Aufnahme des neuen Sinogramms parallel laufen [Sie99].

Vor der Rekonstruktion (Kapitel 4) werden die Sinogramme den in Kapitel 3.3
beschriebenen Korrekturen unterzogen, die bei den ECAT-Scannern folgende Reihen-
folge haben [Sie99]:

¢ Echtzeit-Subtraktion der zufilligen Koinzidenzen
o Korrektur der Akquisitions- und Zerfallszeit

e Branching fraction®® Korrektur

¢ Totzeitkorrektur

¢ Normalisierungskorrektur

¢ Scatterkorrektur

¢ Schwichungskorrektur

¢ Geometrische Korrekturen

Neben den Emissionsdaten werden, wie in Kapitel 3.3 angesprochen, auch Blank-,
Transmissions-, Normalisierungs- und Kalibrierungsmessungen durchgefiihrt. All diese
Daten werden dann in Hersteller-spezifischen Datenbanken abgelegt.

** LOR: Line of Response, (engl.: Koinzidenzlinie)
* Branching fraction (engl.): Anteil der Positronenzerfille von den Gesamtzerfillen, z.B. "*F: 100 % B*
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3.4.2 Struktur der Datenverwaltung

Um bei der Vielzahl der Patientenmessungen in einer Klinik einen schnellen und einfa-
chen Zugriff auf die Daten einzelner Patienten zu ermdéglichen, ist in die Software der
heutigen Scanner immer eine Datenbank integriert. Bild 3.14 zeigt anhand der ECAT-
Datenbank eine mogliche Struktur einer solchen Datenverwaltung. Hier wird auf ober-
ster Ebene zunéchst eine Patientenliste angelegt, die ausschlieBlich die Namen der Pati-
enten enthilt. Fiir jeden Patienten wird in einer zweiten Ebene eine Liste der mit ihm
durchgefiihrten Studien bzw. Untersuchungen angelegt. Fiir jede dieser Untersuchungen
stehen in einer dritten Ebene Verweise auf die Datensétze der entsprechenden Emissio-
nen, Transmissionen und Texte, die auf einem Datentriger abgelegt sind.

ECAT-Datenbank

T Karin Eéispiéiﬁéﬁf_-] T Ko Musaimen

3. !rzbé:ne' AT o e .Messhngeh zu jédér Studié

| Texte I [ EmissionenJ TransmisslonenJ ------ »>
] I

| Datentrager 1 1 + Datensatz zu jeder Messung

; Sinogramme, Sinogramme,
Texigaialen Akquisitionsdaten Akquisitionsdaten| -~ --~ »

Bild 3.14: Struktur der ECAT-Datenbank
Bei der ECAT-Datenbank kann der Anwender allerdings nur auf Datensitze zugreifen,
die mit entsprechenden Links auch in der Datenbank auftreten. Hierzu ist es erforder-
lich, daB fremde Dateien, z.B. Daten, die ein Patient bei einem Klinikwechsel mitbringt,
iiber entsprechende Verfahren in die Datenbank importiert werden.

Die schon erwihnten Blank-, Normalisierungs- und Kalibrierungsmessungen sind sepa-
rat als 'Patienten’ aufgefiihrt. Hier findet man dann z.B. unter dem Patientennamen
'Daily Blank' als Studien die Blankmessungen der entsprechenden Wochentage. Diese
Messungen werden in regelméBigen Abstinden durchgefiihrt, um eine genaue Quanti-
fizierbarkeit der Messungen zu gewdhrleisten.
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3.4.3 Vernetzung der PET-Rechnerumgebung

Anhand der Rechnerumgebung des Instituts fiir Medizin des Forschungszentrums Jiilich
soll hier beispielhaft gezeigt werden, wie ein PET-System in diese Umgebung integriert
werden kann. Bild 3.15 zeigt in einem kleinen Ausschnitt dieser Rechnerumgebung die
Integration des ECAT EXACT HR'. An dieser Stelle muB der Vollstindigkeit halber
erwihnt werden, daB ebenfalls der PET-Scanner PC4096/15WB der Firma Scandi-
tronix/GE in dieses Netzwerk eingebunden ist.

SIEMENS CTI Exact IIR+.

Konsole Remote
SUN Ultra 60/ 640 MB (optinnal)
— Solaris 2.6/ ECAT7.1  SUN HyperSparc/224 MB

Solaris 2.6/ ECAT 7.1
e

(Acquisition and [— |
Control System)

Vektor- :
Prozessor m

04 i Ethernet !

i 1

R i 1
il ]

Workstations P :
Drucker 0 B PC-Arheitsphitze Storage
Diabelichter Backup
ete. Archive
Bild 3.15: Einbindung des ECAT EXACT HR" in die Rechnerumgebung des Instituts fiir Medizin
[FZJ00]

Im PET-Scanner und der ACS II (Acquisition and Control System) laufen die in Kapitel
3.4.1 beschriebenen Prozesse der Datenakquisition ab und der Vektorprozessor rekon-
struiert die aufgenommenen Sinogramme zu Schichtbildern. Die Konsole-W orkstation
bildet die Mensch-Maschine-Schnittstelle. Nur iiber sie kann der Scanner angesprochen
und so Messungen durchgefiihrt werden. Weiterhin konnen iiber die Konsole- und die
Remote-Workstation ausschlieBlich Rekonstruktionen gestartet und die Datenbank ver-
waltet werden. Uber das Ethernet kénnen dann die rekonstruierten Daten an Workstati-
ons und PCs bearbeitet werden. Angeschlossene Massenspeicher ermoglichen ein tigli-
ches Backup sowie eine Langzeitarchivierung der Daten.
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3.4.4 Die Mensch-Maschine-Schnittstelle

Die Bedienung der Scanner geschieht heute ausschlieBlich iiber eine graphische Benut-
zeroberfliche. Von der Herstellerseite ist die Software so konzipiert, daB es fiir 'einen
einfachen Betrieb' des Scanners ausreicht, die Patientendaten einzugeben und einen
vordefinierten Akquisitionsmodus, z.B. 'Whole-Body-Scan' auszuwihlen.

In den Bildern 3.16 und 3.17 sind die Akquisitionsbildschirme des ADVANCE und des

ECAT EXACT HR+ dargestellt. Neben den fiir den Anwender wihrend einer Auf-
nahme wichtigen Informationen beinhalten beide auch Hersteller-individuelle Angaben.

_— ——iaaee ol = u’
Acquisition =
Patient ID: 123438 { Scan Type:  Emission

Patient Name: Doe, John Scan Mode:  Static
Procedure Description: —— Defaults Name: S

Total Scan Time: 00:00:00 . |

lom
————— —— |1
i
d
Tilt (deg): |
oo |
I Group |
Hh" ¥
 Read Tilt Ne i
+ Specify Tilt [
5
/
AT Tl S e T ) AT A I N S
1500 1000 500 o ~500 -1000 -1500
Table Location (mm)
i |
*. Realtime Subtraction - | Nuelidsr 4P ~
= : - y ol
lL_f:? Standard | f Word 4 | O ‘ Rates Distw :
S
Scan Description: S i Tt T Bvenlivenplinons 21|
i . . Stop on kCounts
System Messages:

Scan Time i Counts

00:00:00 10 0 kcps 11

i
< TSIy -

Frame Number: Frame Time Remaining: 00100:00 Trues Randoms
| B = Rate: 0 e Ratei 0.0
- - Ve
[ ] 20 of O '; A ; j ::‘) Max: 0 1 & Max: 0.0
> . . 2 - : Total: 0 Total: 0
oty |

Bild 3.16: Akquisitionsbildschirm des ADVANCE [Hof00]

|: Patientenname, -nummer, Scan Nummer

2: Informationen zur Art des Scans

3: Anzeige der Patienten- bzw. Bettposition

4: Spezielles Feld fiir Statik, Ganzkorper, Dynamik, Kardiologie (nur ADVANCE)
5: Echtzeit-Subtraktion der zufilligen Koinzidenzen

6: Anzeige der Septenposition (2-D Septen drin, 3-D Septen draufien)

7: Word oder Byte Mode (nur ADVANCE)

8: Optionen zum Start & Stop bei best. Countraten (nur ADVANCE)
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9: Tracer Informationen (nur ADVANCE)

10: Scan Zeit

11: Anzeige der Counts

12: Systemmeldungen (nur ADVANCE)

13: Frame Nummer

14: Restliche Frame Zgit

15: Informationen zu den wahren Koinzidenzen (Trues)

16: Informationen zu den zufilligen Koinzidenzen (Randoms)

17: 'Not Aus', ermoglicht direkten Stop des Scans (nur ECAT EXACT HR")

18: Buttons zum Start, Stop, 'Vor-' und 'Riicksetzen' des Scans (nur ECAT EXACT HR")

19: Anzeige des freien Datentrigerplatzes (nur ECAT EXACT HR")

20: Anzeige der Totzeit (nur ECAT EXACT HR")

I Anzeige der Startzeit und der verbleibenden Zeit des Protokolls (nur ECAT EXACT HR")
2: Anzeige fiir eine laufende Messung (nur ECAT EXACT HR")

Nt

| Scan Nummer, Patientenname, -nummer
File Edit L S T S P T LI AP ST T O
10 _TruesandRandoms(cps)vs.Time(sec) |
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) {ETTTTTTTTTT
|
I !
f |
t
| 0 5
37 137 |
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©) WholeBody Executive [28772] ’ Ba“domS: 8452545 TE\ sounty (6032('{ cps) f
- ' ' | Protocol |Start: 12:29 Elapsed: 0359 | i
File Option [ = - . =)
~————|| | Scan __|Remain: 0743  Elapsed: 0217 J |
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W . — i
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i {18
| O Abort | || [] DeadTime: 1%20
! - é ACTIVE 6 Singles {cps): 48109301 O
; 2 2 i Bed Position: 130.111 cm
‘ Trues : 99051 Countsis | ‘-
| | Randoms: 60951 Countsis | 5
| Free UNIX disk: 1382 MB | &
' | acquire emission (1) :463s | | — ACSdis
| k (sdo): 217
| Est. acquisition left: 97 min E——J o catr
; Name Patientenname, -nummer { il " ‘ N
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Bild 3.17: Akquisitionsbildschirm des ECAT EXACT HR® [FZJ00] ;

So wie die Akquisitionsbildschirme sind auch alle anderen Schritte, die ein Anwender
von der ersten Eingabe eines neuen Patienten iiber die Auswahl oder Selbstgestaltung

des Aufnahmeprotokolls bis hin zur Konfiguration der Rekonstruktion graphisch aufbe-
reitet.
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Wie schon angedeutet, verfiigt die Software der Scanner sowohl iiber vorgefertigte
Aufnahmeprotokolle, wie z.B. das fiir einen 'Whole-Body-Scan', als auch iiber die
Moglichkeit, individuelle Aufnahmeprotokolle seitens des Anwenders zu erstellen.

Bild 3.18 zeigt hierzu beispielhaft den Protocol Builder der ECAT-Software. Hier sind
drei Emissions- (Static Emission (E)) mit den dazugehorigen Transmissionsmessungen
(TX Scan (T)) dargestellt. Die Reihenfolge der Aufnahmen ist hier nach dem Schema
TE ET TE (1., 2., 3. Bettposition) gewihlt. Der stiindige Wechsel der Aufeinanderfolge
von Emission und Transmission liegt darin begriindet, da} fiir jede Transmission die
Transmissionsquellen in das FOV eingefahren werden miissen, so dal man zur Redu-
zierung der Gesamtaufnahmezeit zwei Transmissionen fiir zwei aufeinanderfolgende
Bettpositionen nacheinander aufnimmt.

~Protocol Builder
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| @ I
|
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| |
| Link Created

Bild 3.18: Protokoll Builder der ECAT-Software [FZJ00]

An die einzelnen Aufnahmen anschlieBend werden die Rekonstruktionen der einzelnen
Bettpositionen in das Protokoll aufgenommen. Dies erfolgt dadurch, daBl die entspre?-
chenden Emissions-/Transmissionspaare durch Pfeilverbindungen in ein Rekonstrukti-

onsfeld verweisen.

Welche Moglichkeiten der Anwender hat, diese Rekonstruktionen zu beeinﬂussen.. zeigt
Bild 3.19 anhand des Rekonstruktionsmenus des ADVANCE. Zuniichst kann hier die
GroBe des rekonstruierten Bildes in den Schritten 64 X 64, 128 X 128 oder 256 x 256
Pixel gewihlt werden (1). Als nichstes stehen mehrere Filter (vgl. Kapit.d 4) unq Stm-
punkte (2) zur Verfiigung. Durch die Einstellungen unter (3) besteht die Moglichkeit,
das FOV im Bereich eines Durchmessers von 6,4-55 cm zu variieren. Die Punkte (4)
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und (5) widmen sich der Schwiichungskorrektur. Hier wird festgelegt, ob es sich um
eine heiBe oder kalte Transmission gehandelt hat und ob sie zur Schwichungskorrektur
segmentiert wird oder nicht bzw. ob nur eine rechnerische Schwichungskorrektur erfol-
gen soll. In Punkt (6) konnen die schon in Kapitel 3.3 angesprochenen Korrekturen ein-
bzw. ausgeschaltet werden. Das groBe Fenster im unteren Bereich des Bild 3.19 zeigt
den Queue Status an, d.h. die Rekonstruktionsfolge mit der Reihenfolge der Prioritéten.
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Bild 3.19: Rekonstruktionsmenu des ADVANCE [Hof00]

Was aber mit den Daten wihrend der Rekonstruktion geschieht, und worin die Unter-
schiede der einzelnen Rekonstruktionsverfahren bestehen, bleibt dem Anwender ver-
borgen. Im folgenden Kapitel wird deshalb die Funktion einzelner Rekonstruktionsalgo-
rithmen und die Mathematik, die hinter einer rekonstruierten Aktivititsverteilung steckt,
niher betrachtet.
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4.1 Historischer Riickblick

Die Grundlagen der Bildrekonstruktion gehen auf das Jahr 1917 zuriick, als von J. Ra-
don das eigentliche mathematische Problem, niimlich die Rekonstruktion von Objekten
aus gemessenen Projektionen, geldst wurde [Rad17]. Seitdem hat die nach ihm be-
nannte Radontransformation in vielen Bereichen, wie z.B. der Kristallographie, Radio-
astronomie, Elektronenmikroskopie, Rontgendiagnostik und -therapie, Nuklearmedizin,
Ultraschall und Kernspinresonanz Anwendung gefunden. Den Einzug in die Medizin
hielt die Radontransformation iiber die Rontgen-Computer-Tomographie (CT). Wie
schwierig und z6gerlich sich allerdings dieser Einzug gestaltete, zeigt die folgende Aus-
sage A.M. Cormacks beziiglich der Resonanz auf seine 1963 verdffentlichte echt rekon-
struktive Transmissionstomographie in der radiologischen Anwendung, in der bereits
auch eine mogliche Anwendung des Verfahrens in der PET angesprochen wird: , Es gab
kaum eine Resonanz. Die interessanteste Nachfrage nach einem Sonderdruck kam vom
Schweizer Zentrum fiir Lawinenforschung. Die Methode wire fiir die Bestimmung der
Schneehohen auf Bergen geeignet, falls man entweder den Detektor oder die Quelle in
das Gestein unter den Schnee bringen konnte!" [Cor80].

Fiir die PET konnten schlieBlich die analytischen Rekonstruktionsalgorithmen aus der
CT iibernommen werden, aus denen sich die gefilterte Riickprojektion zum bis heute
gebrauchlichsten Verfahren herauskristallisierte [Wie89].

R. Gordon et al. [Gor70] waren 1970 die ersten, die ein iteratives Rekonstruktionsver-
fahren, den ART-Algorithmus (Algebraische Rekonstruktionstechnik), vorstellten. Ob-
wohl die Bildqualitiit der iterativen Verfahren weitaus besser ist als die der analytischen
Algorithmen, konnten sie sich anfangs nur langsam durchsetzen. Ihre entscheidenden
Nachteile im Vergleich zu den analytischen Verfahren waren die wesentlich lingeren
Rechenzeiten und der groBe Speicherplatzbedarf, sowie fehlende Abbruchkriterien, so
daB sie zunichst hauptsichlich fiir die Forschung von Interesse waren. Durch die Ent-
wicklung immer leistungsfahigerer Computer wurden die iterativen Verfahren in den
letzten Jahren auch fiir die Anwendung im klinischen Alltag interessant. Die Imple-
mentierung der Algorithmen orientierte sich dabei am Entwicklungsstand der Tomo-
graphen und war auf die Rekonstruktion von 2-D-Messungen beschrénkt. Eine entspre-
chende Anpassung dieser Implementierungen an die Entwicklung von Tomographen zur
Akquisition von 3-D-Datensitzen scheiterte aufgrund der groBen zu bearbeitenden Da-
tenmengen. So ist derzeit eine iterative Rekonstruktion von 3-D-Aufnahmen nur durch
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die Umrechnung der 3-D- in 2-D-Datensétze (Rebinning) und die anschlieBende Rekon-
struktion dieser 2-D-Daten méglich. Das Rebinning (Kapitel 4.3) kann hier jedoch zu
einer Verringerung der Bildqualitiit, insbesondere in axialer Richtung, fiihren.

Im Institut fiir Medizin des Forschungszentrums Jiilich entsteht zur Losung dieses Pro-
blems seit 1997 ein neues iteratives Bildrekonstruktionsprogramm fiir PET-Daten na-
mens Marvin. Das Programm Marvin soll durch eine neue Implementierung der be-
kannten Algorithmen mdglichst ohne EinbuBen an Bildqualitdt und mit akzeptablen
Rechenzeiten neben 2-D- auch 3-D-PET-Datensitze rekonstruieren. Aus historischen
und entwicklungsbedingten Griinden enthilt Marvin verschiedene Rekonstruktionsalgo-
rithmen und Gewichtungsverfahren der Systemmatrix, wobei besonders die beiden in
der PET am weitesten verbreiteten iterativen Verfahren, der Maximum-Likelihood Ex-
pectation-Maximization-Algorithmus (MLEM), der 1982 von L.A. Shepp und Y. Vardi
[She82] vorgestellt wurde und der Ordered-Subset-MLEM (OSEM), eine Weiterent-
wicklung des MLEM durch H.M. Hudson von 1994 [Hud94], von Interesse sind.

4.2 Die Rekonstruktion

Die in Gleichung 4.1 wiedergegebene Radonformel beschreibt die Beziehung zwischen
den korrigierten MeBwerten byo,(p,0) im Sinogramm und der unbekannten Radioakti-
vitdtsverteilung x(x,y) im rekonstruierten Bild.

by (P:0) = | x(x, y)dl(p,0)

L(p.6)

Gleichung 4.1: Radonformel

Neben analytischen Rekonstruktionsmethoden, die auf einer Riickprojektion der Sino-
grammwerte vom Radonraum in den Ortsraum basieren, existieren auch noch algebrai-
sche Verfahren, die sich durch eine bessere Bildqualitit, aber auch durch einen héheren
Rechenaufwand auszeichnen. Im folgenden werden die Vorgehensweisen dieser beiden
Verfahren erldutert.

4.2.1 Gefilterte Riickprojektion (FBP)

An dieser Stelle sei angemerkt, daB die hier beschriebene Filterung auch als Faltung im
Ortsbereich realisiert werden kann. Die gefilterte Riickprojektion 148t sich in zwei ge-
trennten Schritten beschreiben:
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1. Filterung

Zunichst werden die einzelnen eindimensionalen Projektionen b(p,0) fouriertransfor-

miert,
B(v)= +fb(p,@) e ™" dp Gleichung 4.2
mit einem HochpaBfilter H(v) gefiltert
B, (v)=B(v)-H(v) Gleichung 4.3

und schlieBlich einer inversen Fouriertransformation

b’(p.6)= [B, (v)-e*™"dv Gleichung 4.4

unterzogen [Pre90].

Als HochpaBfilter dient der Rampfilter, der allerdings zur Vermeidung der uner-
wiinschten Verstirkung von hochfrequenten Rauschsignalen mit Hilfe geeigneter Fen-
sterfunktionen zum Shepp-Logan-, Hann- oder Hammingfilter [Tof96] modifiziert wird

(Bild 4.1).

#, 11 Ramp-Filter: H(v)=|V|
Ramp-Filtey,
*% sin| =~
. 2v,
Shep-Logan-Filter Shepp-Logan-Filter: H(v)=]V|
06 v
2v,

0.4

. v 1
Hann-Filter: H(v)= |v|[1 + cos{—z—;— ]J 2

0.21 Hanning-Filter

Hamming-Filter

0 o2 oa 76 0% i Hamming-Filter: H(v)= |v|[a +(1- a)cos(vlv-D

#, "
Bild 4.1: Filterfunktionen
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2. Riickprojektion

Nach der Filterung werden die aus den verschiedenen Blickwinkeln 6 aufgenommenen
Daten in die x/y-Ebene zuriickprojiziert (Gleichung 4.5). Durch diese Uberlagerung der
einzelnen Riickprojektionen erhilt man ein Bild der tatséchlichen Aktivititsverteilung
im untersuchten Objekt.

= [b’(p(x, y).6(x, y)) d6(x.y)
0
Gleichung 4.5: Riickprojektion

Eine einfache Riickprojektion ohne Filterung hitte den Nachteil, da durch die Riick-
projektion hohere Frequenzen im Bild x(x,y) unterdriickt werden. Dieses TiefpaBver-
halten der Riickprojektion duBlert sich im rekonstruierten Bild darin, dal es zu einer
weitreichenden Verschmierung der Aktivitdtskonzentration um ihr Maximum herum
kommt und so der Aussagegehalt des Bildes stark beeintrachtigt wird. Mit Hilfe der
vorausgehenden HochpaBfilterung erhidlt man negative Werte an den Flanken der Pro-
file und kann so die durch die Uberlagerung der Projektionslinien dort entstandenen
positiven Werte kompensieren [Lau93]. Bild 4.2 zeigt am Beispiel der
Computertomographie eine Gegeniiberstellung von einfacher und gefilterter Riickpro-
jektion. Statt der Filterung im Frequenzraum wird hier eine entsprechende Faltung im
Ortsraum durchgefiihrt.

a) | b)

Riickprojektion ohne Faltun Riickprojektion mit Faltung
g Resuluerendes Bild

= <_<% ~ 4

E > Weitreichende Scharfe Abbrfdung
Summe aus drei Verschmierung
Protilen

Summe aus drei
gefalteten Profilen

@‘ -

Riickprojektion
in die Bildmatrix

/ Riickprojektion
indie Bildmatrix

‘ : Gefaltetes
J Schwichungs-
s 1] l profil -
Faltun
Intensitats- g mit
l;r:?y ats F[Iterfunktlon
" &Schwachungspmﬁl '

Bild 4.2: Einfache und gefilterte Riickprojektion im Vergleich [Kre88]
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4.2.2 Die iterative Rekonstruktion

Bei algebraischen Rekonstruktionsmethoden wird das Problem zunichst als lineares
Gleichungssystem formuliert:

b, =A_,, X Gleichung 4.6

Xn m

Dabei enthilt b die gemessenen Werte, x das zu berechnende rekonstruierte Bild und
’die Systemmatrix A beschreibt die Abbildungseigenschaften des Tomographen. Die
Werte a;; der Systemmatrix geben dabei u.a. an, mit welchem Anteil (Gewicht) der
Voxel j zur Projektionslinie i beitriigt. Zur Berechnung dieser Anteile existieren ver-
schiedene Moglichkeiten. Die gebriuchlichsten Verfahren lassen sich in die in Bild 4.3
dargestellten Gruppen einteilen.

R Projektionslinie /

¢ 1] '
[ { 7 I L ¥
EENEN ~ sEERNSEEENY J‘
| | F | ‘ 1 I / 4 | B
T T Oz
} | ] L] X/ ‘ |
[ 11 ] / /AunnEN
: A/
NN ‘ (il 1
J 1 J r v Ik
7
0-1 Length of Intersection Exact Area Probability

Bild 4.3: Gewichtungsverfahren, hier fiir Pixel (2-D) dargestellt, analog fiir Voxel (3-D)

Bei der 0-1-Gewichtung wird ein Pixel dann einem Projektionsstrahl zugeordnet, wenn
dessen Mittellinie den Pixel schneidet [Gor70] [Gor74]. Die Length-of-Intersection-
Gewichtung beteiligt die Pixel prozentual an der Projektion. Ausschlaggebend ist hier
die Liange der Strecke, auf der die Mittellinie des Projektionsstrahls den Pixel schneidet
[Gul85] [Her93]. Fiir eine Exact-Area-Gewichtung wird die exakte Fliache, die der Pro-
jektionsstrahl aus einem Pixel 'herausschneidet', berechnet. Bei der Projektion werden
die Pixel dann entsprechend der FlachengroBe beriicksichtigt [Lip95]. Die Probability-
Gewichtung berechnet die Wahrscheinlichkeit, mit der ein Annihilationsereignis im
Mittelpunkt eines Pixels von zwei bestimmten Detektoren erfafit wird. In der Mitte des
Projektionsstrahls, der zwischen diesen beiden Kristallen liegt, ist die Detektionswahr-
scheinlichkeit am hochsten, wéhrend sie zu den Rindern des Strahls hin abnimmt. Je
groBer diese Wahrscheinlichkeit ist, desto heller ist die Fliche der Projektionslinie in
Bild 4.3. Um die Genauigkeit der Berechnung zu erhéhen, kann jeder Pixel in Unterpi-
xel aufgeteilt werden (Subsampling). Fiir die Mittelpunkte dieser Unterpixel wird dann
die beschriebene Wahrscheinlichkeit berechnet. Die Gewichtung des Hauptpixels ergibt
sich dann als Mittelwert der Detektionswahrscheinlichkeiten der Unterpixel [Che91]

[Ter97].
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4.2.21 Der Maximum-Likelihood Expectation-Maximization (MLEM)-Algorithmus

Im Gegensatz zu den analytischen Verfahren berechnen die algebraischen Verfahren die
Aktivititswerte nicht direkt, sondern benutzen i.a. ein iteratives Vorgehen, bei dem zu-
nichst ein Anfangswert (z.B. eine Gleichverteilung) fiir die gesuchte Aktivititsvertei-
lung angenommen wird. Das aus diesem Ausgangsbild durch eine Vorwirtsprojektion
gewonnene Sinogramm b wird mit dem gemessenen Sinogramm b; verglichen

b(() ),quotient
]

und man erhilt das Korrektursinogramm . Durch dessen Riickprojektion erge-

(0),backward
i

Ausgangsbildes korrigiert werden miissen, um sich dem zu rekonstruierenden Bild an-
zunihren. Nach einer Multiplikation des Ausgangsbildes mit den Korrekturwerten er-
hilt man das Bild der ersten Iteration x!''. Dieser Vorgang ist in Bild 4.4 fiir zwei Itera-

ben sich die Korrekturwerte x , die angeben, wie stark die einzelnen Voxel des

tionen dargestellt und 1Bt sich beliebig oft, bzw. bis zu einem Abbruchkriterium fort-
setzen.
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Bild 4.4: Ablauf des MLEM-Algorithmus [Keh99]

Wenn man die einzelnen Schritte aus Bild 4.4 zusammenfaBt, erhilt man die in
Gleichung 4.7 dargestellte Iterationsformel fiir die MLEM-Rekonstruktion, die auch als
Maximum-Likelihood-Losung der physikalisch-statistischen Betrachtung des Rekon-
struktionsproblems angesehen werden kann [She82].
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n: lteration
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Gleichung 4.7: Iterationsformel fiir die MLEM-Rekonstruktion  N. Anzahl der Sinoerammweric

Die in Gleichung 4.7 dargestellte iterative Formel konvergiert stetig monoton in den
Sinogrammen. Das Problem bei der Maximum-Likelihood-Methode besteht darin. daB
Bildwerte hoher Aktivitit weiterhin inkrementiert werden, wonach Bildwerte geringerer
Aktivitit weiterhin gegen Null streben. So erhiilt man zwar eine Anniihrung in den Si-
nogrammen, aber keine Konvergenz im Bild.

4.2.2.2 Das Ordered-Subset-MLEM (OSEM)-Verfahren

Der OSEM-Algorithmus [Hud94] unterscheidet sich vom einfachen MLEM-Algorith-
mus dadurch, daf} eine Iteration nicht alle Winkelschritte auf einmal betrachtet, sondern,
wie in Bild 4.5 vereinfacht dargestellt, diese in einzelne Subsets unterteilt ist. Bei der
Berechnung der obigen Formel wird immer nur eine Teilmenge der Winkel (Subset)
betrachtet. Die nacheinander durchgefiihrte einmalige Berechnung aller Subsets ent-
spricht dabei einer Iteration. Das Ergebnis des OSEM-Algorithmus mit S Subsets und n
Iterationen entspricht dabei nahezu dem einfachen MLEM-Algorithmus mit n-S Iterati-
onen, benotigt jedoch etwa um den Faktor S weniger Rechenzeit [Keh99].

1. Subset: {0°, 60°, 120°} 2. Subset: {20°, 80°, 140°} 3. Subset; {40°, 100° , 160}
Bild 4.5: Ordered-Subset Rekonstruktion, eine Iteration, drei Subsets [Keh99]

Unter Beriicksichtigung dieser Vorgehensweise in Gleichung 4.7 ergibt sich fiir den
OSEM-Algorithmus die folgende Iterationsformel.

(nS+s) (*+1)T a.b T: Anzahl der radialen Winkelschritte

x (nS*s+D) X it Vie { l.... M} S: Anzahl der Subsets
i M LT

N o

. N (nS+s) s: Subset
E aﬁ .l=>?+1 E a;X;
i=1 i'=

i=l

Gleichung 4.8: Iterationsformel fiir den OSEM-Algorithmus
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4.3 Rebinning-Verfahren

Der Begriff 'Rebinning' setzt sich zusammen aus den Teilen 're' = 'zuriick' und 'bin" =
'Projektionslinie’, was so allein aber nicht selbsterkldrend ist. Man versteht darunter
grundsiitzlich den Vorgang, verschiedene Winkelschritte 6 (vgl. Kapitel 3.2), die sich in
der Gradzahl nur gering unterscheiden, zu einem Winkelbereich zusammenzufassen,
bzw. einer Schicht zuzuordnen, um so Speicherplatz zu sparen. Dies geschieht auf der
einfachsten Ebene schon in dem Moment, wo bei der 2-D-Aufnahme aus den Koinzi-
denzmessungen zweier benachbarter Ringe eine Zwischenschicht entsteht.

Gebraucht wird der Begriff 'Rebinning' allerdings hauptsidchlich im Zusammenhang mit
der Rekonstruktion von 3-D-Datensitzen, wie in Kapitel 4.1 schon angesprochen. Mit-
tels der Rebinning-Verfahren werden 3-D-Datensitze in 2-D-Datensiitze umgerechnet,
die dann einzeln rekonstruiert und anschlieBend wieder zu einer Volumendarstellung
zusammengefiigt werden. Der grofle Vorteil dieser Methode liegt darin, dal die Rekon-
struktion der 2-D-Datensitze sehr viel schneller zu einem Ergebnis fiihrt.

Bei einem Rebinning von 3-D- in 2-D-Datensitzen geschieht vom Prinzip her folgen-
des: die aufgrund der ringiibergreifenden Koinzidenzschaltung méglichen unzihligen
sich kreuzenden Schichten (= Sinogramme) (Bild 4.6 zeigt davon eine Auswahl) wer-
den in eine sehr viel kleinere Anzahl von zur Scannerachse senkrechten Schichten auf-
geteilt.

1: ‘Direkte Schichten’
LORs innerhalb einer einzelnen Reihe
oder Spalte von Detektorelementen

2: ‘Schrage Schichten’
LORs unter einem bestimmten Winkel,
hier innerhalb einer Reihe oder Spalte

3: ‘Schréage Schichten’
LORs die Reihen und Spalten von
Detektorelementen kreuzen

Bild 4.6: Schematische Darstellung méglicher Schichten bei einer 3-D-Aufnahme (nach [Dos98])

Fiir diese Aufteilung, d.h. mit welchen Anteilen eine schriige Schicht zu den direkten
Schichten, durch die sie hindurchgeht, beitriigt, gibt es zahlreiche Moglichkeiten. Ohne
auf diese mathematischen Hintergriinde einzugehen, sollen hier drei der gingigsten
Rebinning-Methoden vorgestellt und erldutert werden.
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Beim Single-Slice Rebinning [Dau87] (Bild 4.7) wird die Koinzidenzinformation zwi-
schen den Detektoren D; und D, genau der Schicht zugeordnet, die in der Mitte
zwischen den beiden Detektoren liegt. Es wird also davon ausgegangen, dafl das Ereig-
nis auf der LORy stattgefunden hat. Dieses Verfahren ist bis zu einem bestimmten Ab-
stand des eigentlichen Annihilationsortes von der Scannerachse akzeptabel. Einen ge-
ringeren Fehler dieser Art macht das Multi-Slice Rebinning [Lew94] (Bild 4.7), bei dem
die Koinzidenzinformation zwischen den Detektoren D, und D, auf eine bestimmte An-
zahl dazwischen liegender Schichten gleichmiBig oder unterschiedlich gewichtet ver-

teilt wird.

Single-Slice Rebinning Multi-Slice Rebinning

11 ILLD%\LLDU [(TITTTILTT [0

\

Schichten

NS

v

» Scannerachse z

(ol T[]

a) gleichmaBige Verteilung der D./D.-Koinzidenzen
e vy auf die durchkreuzten Schichten
S aimpnls Ao RENEEr DU adi b) verschieden gewichtete Verteilung der D./D.-Koinzidenzen

3: axiale Verschmierung von Quellen auBerhalb des Zentrums auf die durchkreuzten Schichten

Bild 4.7: Single- und Multi-Slice Rebinning

|

1" korrekte Zuordnung fur Ereignisse auf der Scannerachse

Ein weiteres bedeutendes Verfahren ist das Fourier Rebinning, bei dem das Rebinning
nicht wie bei den beiden oberen Methoden im Ortsraum, sondern im Frequenzraum
stattfindet. Aufgrund der mathematischen Komplexitit dieses Verfahrens wird an dieser
Stelle auf [Def97] verwiesen. Der groBe Vorteil des Fourier Rebinnings besteht darin,
daB es. rauschfreie Daten vorausgesetzt, eine exakte Losung des Rebinningproblems

liefert.



5 Bearbeitung, Formate und Standardisierung
der Daten

5.1 Bearbeitung der rekonstruierten Bilder

Liegen dem Anwender nach der Rekonstruktion der akquirierten Daten die Aktivitéts-
verteilungen im untersuchten Objekt/Patienten als Bilder vor, so miissen aus diesen re-
levante Informationen fiir die klinische Diagnose bzw. fiir die Forschung gewonnen
werden konnen.

Jeder Hersteller bietet hierzu im Rahmen seiner Software verschiedene Auswertungs-
werkzeuge an, deren Qualitiit sich, analog zu der iibrigen Soft- und Hardware, im Laufe
der Jahre stetig verbessert hat. Neben diesen gibt es aber auch noch eigenstiindige Aus-
wertungsprogramme, wie das MPITool?’, die aus den anfinglichen Mingeln der
Hersteller-spezifischen Angebote erwachsen sind. Der groBe Vorteil dieser unabhéingi-
gen Programme liegt zweifellos darin, da8 sich mit ihnen Bildformate verschiedenster
Scanner (s. Kapitel 5.2) und unterschiedlicher bildgebender Verfahren (MRT, CT) bear-
beiten lassen. Von der Bedienung her entsprechen alle Programme den herkdmmlichen
Bildverarbeitungsprogrammen, d.h. sie verfiigen iiber eine graphische Benutzeroberfli-
che, in der die einzelnen Bearbeitungswerkzeuge iiber entsprechende Schaltflichen aus-
gewihlt und konfiguriert werden konnen. Ohne an dieser Stelle auf diese Tools und
deren Entwicklung im einzelnen einzugehen, soll hier ein kleiner Uberblick iiber die
wichtigsten Anforderungen an ein solches nuklearmedizinisches Auswertungs- und Be-
arbeitungsprogramm gegeben werden.

Die Darstellung des aufgenommenen Volumens sollte in transaxialen, coronalen und
sagittalen Schnitten erfolgen konnen, wobei eine gleichzeitige Darstellung der drei
Schnitte bzw. mehrerer/aller Schichten zur medizinischen Beurteilung und wissen-
schaftlichen Auswertung sehr hilfreich ist. Je nach Anwendungszweck sollten auch
mehrere Farbpaletten (Rainbow, Sokoloff, Grauwertskala, ...) mit regelbarem Unter-
grundabzug und Kontrast zur Darstellung wihlbar sein. Funktionen wie drehen, spie-
geln, vergroBern und verkleinern der Bilder sind aus diesen Programmen nicht mehr
weg zu denken. Genauso selbstverstindlich sind verschiedene Filter (z.B. zur Bildglit-
tung), die Moglichkeit die Bilder zu beschriften und die Anzeige von Profilen durch die
Bilder an frei wihlbaren Stellen. Fiir die quantitative Auswertung von PET-Bildern
sollte man weiterhin mittels vorgegebener bzw. frei definierbarer ROIs® Bereiche in
den Bildern markieren und aus ihnen Informationen iiber Maxima, Minima, Mittelwert
und Standardabweichung in diesen Bereichen entnehmen konnen. Ebenfalls sollte die

*” Multi-Purpose-Imaging-Tool; Copyright © 1998 Advanced Tomo Vision GmbH
*¥ ROLI: engl.: Region of Interest
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Moglichkeit bestehen, mit Hilfe dieser ROIs Zeit-Aktivititskurven aus den Bildern ei-
ner dynamischen Multi-Frame-Akquisition erstellen zu konnen. Hierzu wird z.B. bei
dem oben erwihnten Programm MPITool in eine geeignete Aufnahme einer Multi-
Frame-Akquisition eine ROI gelegt. Das Programm liefert dann automatisch die Infor-
mationen der ROI (s.0.) fiir die gewiinschten Schichten der einzelnen Frames. Im Zu-
sammenhang der Bestimmung von Aktivititskonzentrationen in einzelnen Regionen ist
es ebenfalls unerlidBlich, Berechnungen, wie z.B. die Subtraktion, Summation oder
Mittelwertbildung ausgewihlter Bilder durchfiihren zu kénnen.

Von groBer Bedeutung ist weiterhin die Mdglichkeit einer parallelen Auswertung so-
wohl von multimodalen Bildern (z.B. PET- und MRT-Bilder) als auch von Multitracer-
Bildern (PET,- / PET,-Bilder) des selben Patienten. Erstere ermoglicht eine genauere
anatomische Zuordnung der Aktivititsverteilung, zweitere z.B. eine gleichzeitige Beur-
teilung von verschiedenen Hirnregionen, die auf unterschiedliche Tracer ansprechen.
Hierzu sollte ein solches Programm Funktionen zu einer Fusionsdarstellung sowie Reo-
rientierung und Koregistrierung dieser Bilder beinhalten. Hilfreich bei einer Uberlage-
rung zweier Bilder ist zusitzlich die Moglichkeit, eines der Bilder lediglich in Konturen
darstellen zu konnen.

Bei einer Bedienung des Programms und/oder der Auswertung eines Datensatzes durch
mehrere Benutzer bietet es sich an, personliche Einstellungen, wie z.B. selbst definierte
ROIs, hinzugefiigte Beschriftungen u.4., in entsprechenden Dateien speichern zu kén-
nen, um nicht zuletzt die Reproduzierbarkeit einer Auswertung zu gewihrleisten.

5.2 Formate und Standardisierung der Daten

Analog zu den facettenreichen Entwicklungen der Scanner und deren Bedienungssoft-
ware sind unweigerlich auch eine Vielzahl von Datenformaten entstanden, in denen
sowohl akquirierte als auch rekonstruierte Bilddaten abgelegt werden. Dabei entspricht
die Anzahl der verschiedenen Formate nahezu der Anzahl der verschiedenen Scanner-
hersteller. Bild 5.1 gibt anhand einer kleinen Auswahl von Datenformaten dreier Her-
steller einen kurzen Einblick in die Vielseitigkeit dieser Formate.

Die Firma Scanditronix verwendete fiir die Daten ihrer PET-Scanner ein Datenformat
mit einem Header fester Linge (4096 byte), dem die Bildmatrix mit maximal 2562 x 30
Pixeln folgte. Jede einzelne Bettposition bzw. jeder einzelne Frame ist in einer eigenen
Datei abgelegt. Das ECAT 7-Format der Firma Siemens/CTI verwendet ein Format mit
einem Mainheader, der die Patientendaten beinhaltet, gefolgt von beliebig vielen Sub-
header-Datenmatrix-Paaren. Der Subheader enthélt dabei immer die Informationen (z.B.
Scanzeit, Framelidnge, Bettposition ...) der darauffolgenden Datenmatrix mit maximal
5122 x 63 Pixeln. So ergibt sich pro Messung (vgl. Kapitel 3.4.2) immer nur eine Datei.
Das Datenformat des ADVANCE entspricht von der Struktur her dem Scanditronix-
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format, auch hier ist jede einzelne Bettposition bzw. jeder einzelne Frame ist in einer
eigenen Datei abgelegt [Ber00].

Scanditronix ECAT 7
Main Header
Header 4096 byte Sub Header 1
H -
Datenmatrix Datenmatrix 1
(max. 2562 x 30) (max. 5122 x 63)
D
A § ot
1T IS EEREEE
AN BB LLﬁ_YI
. Sub Header 2
pro Bettposition/Frame
existiert eine Datei Datenmatrix 2

alle Bettpositionen/Frames einer
Messung sind in einer Datei

Bild 5.1: Beispiele fiir die Unterschiedlichkeit von Datenformaten

Wie schon angedeutet, ist die Auswertung von PET-Daten gerade unter klinischen Ge-
sichtspunkten besonders in Kombination mit den morphologischen Bildern anderer
bildgebender Verfahren wie CT und MR interessant. Da alle bildgebenden Verfahren
ihre Daten digital verarbeiten, scheint eine kombinierte Auswertung auch auf den ersten
Blick kein Problem zu sein. Doch genau darin liegt die Schwierigkeit. Zwar konnen die
Daten aller Verfahren unabhingig von deren Bedienkonsolen dargestellt, weiterverar-
beitet und iiber Netzwerkverbindungen an andere Abteilungen und Kliniken weiterge-
leitet werden, doch handelt es sich dabei immer um Hersteller-spezifische, stark
spezialisierte Bildkommunikationssysteme. Der groBe Nachteil dieser Systeme war und
ist es teilweise heute noch, daB sie fast nur isoliert betriecben werden konnten bzw. kon-
nen. Damit aber Daten von unterschiedlichen Systemen trotzdem zusammen genutzt
werden konnten, entstand Anfang 1983 eine gemeinsame Arbeitsgruppe aus dem Ame-
rican College of Radiology (ACR) und der National Electrical Manufacturers Associa-
tion (NEMA), um einen Hersteller-unabhéngigen Standard zur Losung dieser Proble-
matik zu entwickeln. Aus diesen Anféngen entstand iiber die Jahre der heutige DICOM
3.0 Standard, dessen wesentliche Grundlagen sich direkt aus seinem Namen 'Digital
Imaging and Communications in Medicine' entnehmen lassen. [Bor96]

Digital Imaging steht fiir eine umfangreiche Definition von Datenformaten und deren
Behandlung als Objekte, um die Beschreibung und Speicherung medizinischer Bilder in
digitaler Form zu erméglichen. Dabei muB ein Objekt durch ein die Objekteigenschaf-
ten und erlaubten Operationen beinhaltendes Konzept einheitlich identifizierbar sein.

Communication steht fiir den Austausch dieser Objekte iiber Netzwerke oder Dateisys-
teme unabhiingig vom Netzwerktyp oder der Art der Speichermedien. Hierzu bedarf es
eines Informationssystems, mit dem man unter der Gewihrleistung von Schutz und
Datensicherheit auch nach den Objekten und deren Inhalten suchen kann.
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In Medicine steht fiir die Moglichkeit des Datenaustausches zwischen medizinischen
Geriiten und Softwareanwendungen im Hinblick auf die Zusammenarbeit von Anwen-
dern und Herstellern, die Abbildung der medizinischen Welt in ein objektorientiertes
Modell (Bild 5.2) sowie die Unterstiitzung von Entwicklung und Benutzung existieren-
der Applikationen, die auf Datenkommunikation und Austausch basieren [Sch00].

Real World Examination Information Model

. '
Series of

Patient J images
% :
JJ & Study of
J Patient » l

Modality

other Studies

Modality 2 ’

\ 3. LSPrles—l ! Series [ Seres I
. Single Image
% oy Wy

Bild 5.2: Abbildung der medizinischen Welt in ein dreistufiges objektorientiertes Modell; 1. Patien-
tenlevel: Informationen liber den Patienten; 2. Studienlevel: jede Studie verweist auf Er-
gebnisse einer angeforderten Untersuchung mit evtl. mehreren bildgebenden Verfahren;
3. Serienlevel: Hier befinden sich die Serien der erstellten Bilder und die Informationen
uber Aufnahmemodalitét und -zeitpunkt. [Phi97] [KRZ98]

Der DICOM Standard besteht aus mehreren Abschnitten (Bild 5.3), die jeweils einzelne
Themenblocke behandeln und im Zusammenspiel auf eine Hersteller-unabhingige Defi-
nition einer Netzwerkschnittstelle und eines Datenmodells fiir bildverarbeitende Gerite
zielen sowie die Entwicklung und Integration von Informationssystemen, Bildarchiven
und Kommunikationssystemen in eine Netzumgebung erleichtern. Dargestellt sind hier
lediglich die ersten neun Teile des Standards, da sich die Teile 10-14 mit allgemeinen
Beschreibungen von Serviceleistungen befassen.

In Teil 1 wird das dem Standard zugrundeliegende Entwurfsprinzip beschrieben, die
verwendeten Abkiirzungen und Fachausdriicke definiert, sowie ein kompakter Uber-
blick iiber DICOM 3.0 gegeben. Teil 2 behandelt die Kriterien, die ein Hersteller erfiil-
len muB, damit er sein Gerit als DICOM-kompatibel erkldren kann. In Teil 3 werden
die im Standard verwendeten Informationsobjekte, die Attribute bzw. bestimmte Eigen-
schaften besitzen definiert. Die "Information Object Definitions (IOD)" (z.B. Patient)
sollen die Objekte der realen Welt moglichst exakt abbilden (Bild 5.2). Teil 4 definiert
die Dienstleistungen oder Aktionen, die mit einem Informationsobjekt durchgefiihrt
werden konnen, wobei gleichartige Dienstleistungen eine Serviceklasse bilden. Weiter-
hin unterscheidet man die aktive zur Verfiigungsstellung (‘Service Class Provider'
(SCP)) und die passive Inanspruchnahme (‘Service Class User' (SCU)) von Dienstlei-

stungen. [Bor96]
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Die erforderliche Struktur von Daten, um sie iiber das Netzwerk zu versenden, die so-
wohl Sender als auch Empfinger kennen miissen, sowie Regeln und Alternativen eines
Verbindungsaufbaus werden in Teil 5 definiert. In Teil 6 sind alle giiltigen Datenele-
mente in Form einer Liste aufgefiihrt und die iibergeordnete Struktur und Kennzeich-
nung der einzelnen Datenelemente festgelegt. Teil 7 definiert den Ablauf und die Proto-
kollstruktur fiir den Datenaustausch zwischen zwei Geriten und legt die Regeln fiir
diese Kommunikation und die Protokollstruktur fest. [Bor96]

Teil 1: Introduction and Overview

Teil 4: Service Classes Specifications

1

Teil 6:
Teil 3: Information Objects Definition [H Data Dictionary

|

Teil 2: Teil 5: Data Structure and Semantics
Conformance —

Teil 7: Message Exchange
I I

Teil 8: Network Communication Tegg;qfnogr“tiggtg?‘im
Support for Message Exchange
o g g Support for
TCP/IP I osl Message Exchange

Bild 5.3: Die ersten neun Teile des DICOM 3.0 Standards und ihre Beziehungen untereinander
(nach [DIC98])

In Teil 8 sind alle notwendigen Systemkomponenten fiir den Austausch von DICOM-
Nachrichten in einem Netzwerk definiert. Dabei handelt es sich um einen modularen
Aufbau 'OSI (Open System Interconnection) Referenz Modell', um zu friitheren Um-
setzungen des Standards kompatibel zu sein und auf unterschiedliche Netzwerkstan-
dards aufsetzen zu konnen. Teil 9 definiert die Komponenten, die fiir eine Punkt-zu-
Punkt Verbindung zwischen zwei Geriten notwendig sind. Teil 10 spezifiziert sowohl
das allgemeine DICOM Speichermedium, als auch das Dateiformat, mit dem DICOM
definierte Informationsobjekte verpackt werden und ist somit die Grundlage fiir die
Teile 11 und 12. Teil 11 definiert, welche Informationen bei bestimmten Applikationen
zusitzlich zu den Grundinformationen gespeichert werden miissen, wobei sich die An-
forderungen an den klinischen Bediirfnissen orientieren sollen. In Teil 12 werden die
physikalischen Medien und die medienabhingigen Datenformate der fiir einen Daten-
transfer geeigneten Datentriiger spezifiziert. Teil 13 bildet mit der Beschreibung aller
Protokolle und Dienste, die benotigt werden, um bei einer Punkt-zu-Punkt Verbindung
den Druckdienst zu ermdglichen, eine Alternative fiir nicht netzwerkfihige Geriite. Der
derzeit letzte Teil 14 befaBt sich mit der Definition einer Grauskala als Standard Display
Funktion. [Bor96]

Die Ordnungskriterien Patienten-, Studien- und Serienlevel der mehrfach angesproche-
nen Abbildung der realen in die DICOM-Welt (Bild 5.2) finden sich im Aufbau einer
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DICOM-Bilddatei wieder. Bild 5.4 zeigt schematisch den Aufbau einer DICOM.- Bild-
datei mit der geordneten Reihenfolge einer Auswahl der 584 im Standard definierten
Attribute, von denen jedes eine spezielle Information kodiert. Die IODs legen eine
Auswahl von Attributen fiir die géingigen bildgebenden Verfahren fest. auf die an dieser
Stelle aber nicht weiter eingegangen werden soll. Der Datenheader kann neben den
zwingend erforderlichen auch selbst definierte Attribute enthalten. [KRZ98]

Modality Type
Manufacturer
Institution Name

Handling of Pixel Value Data

SOP Class UID S
SOP Instance UID 3 k
) | Patient |
| Patients’ Name  S— e
| Hatient 1D ;
Satients” Birth Date
| Patient Sex Study
| S TiD Identification
Study $
Study Date lnforn.u?hon y *
© I Study lime Entities
J-E | E{Lﬁ‘r’r”;\g Physicia / Saries
n eferry ysician
| Accession Number g ‘
| Series UID
| Serigs Number i Image
I
I
i

-+ Image UID
image Number Pixel data stream
image Type —_—=
Bits Allocated, Bits Stored
High Bit [

Rows, Columns
Samples per Pixel
Planar Configuration [
Pixel Representation TR Finel Sampie- T Pas Saole
Photometric Interpretation \\‘ l - Vaue

Pixel Data 2

Prxal data slream Lo . o g A o i, St it -

lﬂe C-AJ’-’:&:’JC:I! :

Window Width

Window Center
Pixel Value to Gray Level

This Attributes have to be used or Colour Conversion
Other Altributes may left empty

Bild 5.4: Schematischer Aufbau einer DICOM-Bilddatei [Phi97]

Zusammenfassend 148t sich sagen, dal der DICOM Standard zwar grundlegend zum
Datenaustausch mit medizinisch-radiologischen Informationssystemen konzipiert wor-
den ist, aber auch die Fihigkeit besitzt, Daten mit anderen Informationssystemen wie
HIS/RIS (Hospital Information System/Radiology Information System) auszutauschen.
Mit Hilfe des DICOM Standards kann der Aufbau eines PACS (Picture Archiving and
Communication System) mit iiberschaubarem Aufwand realisiert und somit die Lei-
stung eines Gesamtsystems (Arztpraxis, Abteilung eines Krankenhauses) unter gleich-

zeitiger Senkung der Kosten gesteigert werden.



6 Ausblick

Die aufgezeigten Methoden der rechnergestiitzten PET werden weiterhin einhergehen
und geprigt werden durch den Fortschritt in der Computertechnologie. Der Trend in der
Verbesserung der Aufldsung wird durch den Einsatz immer kleinerer Kristalle und einer
immer zuverlissigeren DOI-Information bis zu den technologischen und physikalischen
Grenzen hin anhalten, so daB eine weitere VergroBerung des addressierbaren Speicher-
bereichs erforderlich sein wird. AuBerdem wird durch die Entwicklung der Photode-
tektoren (APDs/Flatpanels) eine groBere sensitive Fliche erreicht werden und somit die
Menge der zu verarbeitenden Informationen weiterhin stark zunehmen.

Durch eine Verkiirzung der Signallaufzeiten in der Elektronik und den Szintillationskri-
stallen wird die Time-Of-Flight(TOF)-Information, zusitzlich zu den oben angespro-
chenen, wieder an Bedeutung gewinnen. Dies wird erneut weitere Anforderungen an die
digitale Datenakquisition und -verarbeitung stellen.

Die Entwicklung in der PET-Technologie wird noch eine ganze Zeit lang eine Zunahme
an Informationen und Daten mit sich bringen. Nicht auBler Acht gelassen werden darf
die zeitliche Komponente, die die Betrachtung von biochemischen Vorgidngen in den
Organismen erlaubt. Irgendwann wird die Quantitéiit der Informationen allerdings einen
Punkt erreichen, an dem man versuchen wird, diese Informationen wieder auf das We-
sentliche zu konzentrieren. Besonders die Integration der PET in die medizinische Um-
gebung anderer bildgebender Verfahren wird den Wunsch nach 'intelligenten’ Systemen
wecken. 'Intelligent’ bezieht sich auf die nahezu automatische Reduktion der Informa-
tionen auf das Wesentliche, d.h., daB ein System, z.B. bei einer Tumorsuche, selbstiin-

dig die fiir eine Diagnose interessanten Bereiche erkennt und aus den Gesamtdaten her-
ausfiltert.

Bei der Weiterentwicklung der PET handelt es sich somit in Verbindung mit der Infor-
mationstechnologie um einen dynamischen ProzeB, in dem die PET einerseits durch
neue Ideen neue Anforderungen an die Informationstechnologie stellt, andererseits aber
auch neue Ideen aus deren Fortschritt entwickelt.
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Tabelle 7.1:  Uberblick iiber die wichtigsten PET-Tracer (nach [St695])

Radiopharmaka Anwendung
Neurologie
['°0]0, Sauerstoffverbrauch Deme
n.
[*OJH,0 BlutfluB scha ‘
4. a
["*0]Butanol Blutflu ::h,am'ef 0
anfal
2{"®FIFDG Glukosestoffwechsel 9
L-6-["®FIFDOPA Présynaptische dopaminergische Funktion Parkinson
L-[S-methyl-""C]Methionin Aminosaure-Stoffwechsel / -Transport Hirntumor
[''c]Rakloprid D.-Rezeptordichte oder -belegung

['®*FIN-Methylspiperon
["'CIFlumazenil

D.-Rezeptordichte oder -belegung } P psychiatrische Erkrankungen

Benzodiazepinrezeptor-Kartographierung Epilepsie

Kardiologie

["*NINH;, ['*OJH.0
2{"*FIFDG

["'ClAcetat

[''C] oder ['®F]Fettsauren
['C]Hydroxyephedrin (HED)

BlutfluB

Glukosestoffwechsel

Aerober Stoffwechsel (O,-Verbrauch)
{B-Oxidation

Sympathikus, Funktion / Regeneration

~—————P» Ischimie, myokardiale Viabilitat

Kardiomyopathie
Herztransplantation, -infarkt

Onkologie

["*0JH.0

2["*FIFDG

["'CIMethionin

5-"*F)Fluoruracil (FU)
5-{"®F]Fluorodeoxyuridin (FUdR)
['®F]Fluoromisonidazol (FMISO)

BlutfluB

Glukosestoffwechsel
Aminosaure-Stoffwechsel / -Transport
Zell-Proliferation

Zell-Proliferation

Hypoxie

Tabelle 7.2: Eigenschaften verschiedener Szintillationskristalle (nach [Sch94])

NaJ(Ti) BGO LSO GSO BaF; CsF
Max. Peak-Wellenlédnge [nm] 410 480 420 440 220/310 390
Abklingzeit [ns] 230 300 42 60 0,6/620 5
F. Emesonsinesit 10 i 7 N 6
Energieaufiosung [%] ("*'Cs, 662 keV) 7 20 12 14 10 30
Brechungsindex 1,85 2,15 1,82 1,9 1,495 1,48
Dichte [g/em®] 3,67 7,13 74 6,71 4,89 4,64
Kernladungszahl (eff.) 51 75 66 59 54 52
Strahlungslange [cm] (bei 511 keV) 2,56 1,12 1,14 1,48 2,03 2,56
Hygroskopie ja nein nein nein nein ja
Stabilitat (mechanisch) nein ja ja nein ja ja
Chemische Formel NaJ(Tl) BiGesOr2 | Lux(SiOs)0:Ce | Gda(SiO4)0 BaF; CsF
Einsatzzeit ab 1975 ab ~1978 ab ~1998 einmal 1987 um ~1982 um ~1980
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Tabelle 7.3: PET-Generationen (nach [Koe92])

Scanner Kristall- Kristall-GroBe' | Anzahl" | Kristalle | Kristalle:PMTs" | Ring-@ | Aufiosung” Sen/sitivitét Janh”'
Material [mm] ; pro [cm] [mm] [(kcls)/
Rings/ | Bing ' | ueimny
Schichten radial | axial

Scanner der ersten Generation

PETT 0 NaJ(TI) 50x 76 i 48 11 111 25 25 60 1975/76
UCLA Ring NaJ(TI) 20x 38 i 64 11 47 20 10 50 1976
Donner-280 NaJ(TI) 8 x 30 x 51 171 280 11 90 9 15 28 1976
Positome | NaJ(Tl) 30x25 il 32 11 40 35 15 65 1976/77
ECAT I NaJ(T)) 38 x76 Al 66 11 111 19 19 25 1976-78

Scanner der zweiten Generation

PETTV NaJ(Th 30 x 140 x 70 17 48 1.2 60 15 15 50 1978
Positome 1| BGO 18 x 30 x 30 2/3 64 1:1 43 109 159 75 1979
NeuroPET BGO 8,25 %20 x 35 477 128 11 38 6,0 10 70 1980
NeuroECAT BGO 17 x 27 x 29 3/5 88 11 66 82 12,2 13 1978-81
PC384-78 BGO 12 x20x 30 47 96 11 48 76 116 22 1981
PETT Vi CsF 20 x 24 x 65 477 72 11 57 117 139 40 1982
SuperPETT | CsF 25 x 45 477 96 1:1 90 12 12 15 1982
TOFPET CsF 18 x 45 5/9 144 11 99 8.1 9 10 1983
ECAT I BGO 5.6 x30x30 2/3 512 11 100 44 10 15 1983
PC4600 BGO 19 x 38 5/9 96 1:1 60 106 100 26 1984
HEADTOME Il 8GO 13,3 x 25 x 40 3/5 160 11 75 7.8 13,1 34 1985
Positologica IIt BGO 12x24 x 24 a7 192 1:1 82 76 126 34 1985

Scanner der dritten Generation

PCR-| BGO 4x20x30 181 360 360:90 45 4.8 10 46 1984
ECAT 931 BGO 56x 12,9 x30 8/15 512 32:4 102 5.1 6,2 6,0 1985
PENN-PET NaJ(Tl) 500 x 150 x 25 1/25 6 1:.30 84 5,5 55 52 1986
Donner-600 BGO 3x 10 x 23-30 mn 600 1:1 60 2,6 5.0 8 1987
PC2048-7WB BGO/GSO 6 %20 x 30 477 2 x 256 2:1 107 50 112 12,4 1987
HEADTOME vV BGO 3x18x24 47 768 8.2 82,5 45 9.5 18 1988
PC2048-158 BGO 6x 12 x 30 &/15 256 16:4 50,5 4,5 6,0 10,0 1989/90
PC4096-15W8B BGO 6x12x 30 /15 512 16:4 101 49 6,0 4,9 1989/90
TTV03 BaF, 7x18x 45 477 324 11 89 57 88 79 1990
Posicam 6.5 BGO 8.5 % 20 x 30 6.5/21 120 11:6 78 58 119 2,5 1990
ECAT 9538 BGO 56x6,15x30 16/31 384 64:4 76,5 4,6 43 43 1991

'Zwei Werte stehen fir Kristallzylinder (&, Lange); drei Werte fir Kristallquader (Breite {(in der Schicht),
Hohe (axial), Lange (radial)). Fur Trapezoide ist die Stirnseitenbreite gegeben.

"Anzahl der Ringe entspricht der effektiven Anzahi von Detektorringen oder -flachen fiir nicht ringformige
Geometrien. Anzahl der Schichten entspricht der Anzahl simultan akquirierter Bildschichten.

"Verhaltnis der Detektorkristalle zu den Photomultipliern im Scanner.

“Definiert fur den gebrauchlichsten Autnahmemodus, da viele Scanner (iber eine variable axiale Kollima-
tion verfugen, die die axiale Aufidésung und Sensitivitat beeinfluft.

YSensitivitat wurde mit einem 20-cm-@-Phantom bestimmt und jeweils fir eine zentrale Schicht angege-
ben, Bei Time-of-Flight(TOF)-Scannern wurde die Sensitivitat ohne TOF-Modus aufgenommen.

ViJahreszahlen sind RichtgréBen und beziehen sich teilweise auf erste zu den Scannern erschienen Ver-
6ffentlichungen; bei Zeitrdumen bezieht sich das erste Datum auf die Anfénge des Ger4tes, das zweite
aut die kommerzielle Verfugbarkeit bzw. Verétfentlichung.
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Tabelle 7.4: Gerateentwicklung bei Siemens/CTI [Sie99]

Jahr Scanner Kristall- Anzahl Anzahl Anzahl | Bemerkungen
material Detektoren | Kristalie | PMTs
1975/76 PETT il NaJ(Th 24 24 24 Erster PET-Scan eings Menschen
1976-78 ECAT Il NaJ(T1) 66 66 66 Erster Thorax-Scanner
1978-81 NeuroECAT BGO 264 264 264 Spezieller Hirntomograph. erstmais mit BGO
Baugleich mit ECAT il (vgl. Tabelle 7.3). erster
1982 ECAT 911 BGO 1024 1024 1024 kommerzieller High-Resolution-Scanner.
1085 ECAT 931 BGO 128 4096 512 Erster _Einsatz von 2!%lockdetekloren, die mittels
Light-Sharing®” ausgelesen werden
1989 ECAT 951 BGO 128 8192 512 Erster PET-Scanner mit austahrbaren Septen
Erster High-Resolution Hirn- Scanner mit
1991 ECAT 953B BGO 96 6144 384 ausfahrbaren Septen
1991 ECAT EXACT BGO 144 9216 576 Erstes BGO-PET fur Ganzkdrper-Aufnahmen
Erstes kommerzielles System mit einer Aufidsung
1993 ECAT EXACT HR BGO 366 18816 1344 <4 mm. 1998 wird er zum 100sten Mal installiert und
ist s0 der weltweit am haufigsten genutzte Scanner
Mit diesem Scanner fur unter $1 Million wurde PET
1993 ECAT ART 8GO 66 4224 264 fur einen breiten klinischen Einsatz erschwinglich.
1994/95 ECAT EXACT HR’ BGO 288 18432 1152 Eine Weiterentwicklung des ECAT EXACT HR
1998 PET/SPECT LSO/NaJ(Tl) 140 20160 176 Prototyp tur parallele PET-/SPECT-Aufnahmen.
Forschungskollaboration mit dem Max-Plank Institut
far Neurologische Forsch%\g in K&In. Scanner mit
Depth-of-Interaction(DOI)™ -Koinzidenzaufnahme.
1999 ECAT HRRT LSOLSO 936 119808 1120 Ein weiteres Gerat mit einer LSO/GSO-Kristall-
schichtung wird 2000/01 an die Free University
Amsterdam geliefert
. ] . Kollaboration mit der University of Pittsburgh Medi-
Hierbei handelt es sich um den . . - )
1599 PET/CT 8GO ECAT EXACT HR® mit vorge- cal Center in Pensilvania. Erstmaliger parallele

schalteter CT-Einheit.

anatomische und funktionelle Bildgebung in sinem
Gerat und in einem Bild.

2 | ight-Sharing: (engl.) Lichtteilung; Erlduterung des Funktionsprinzips in Kapitel 2.5
* Depth-of-Interaction: (engl.) Wechselwirkungstiefe; Erliuterung des Funktionsprinzips in Kapitel 2.5
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Tabelle 7.5: Technische Spezifikationen und Performance des ECAT EXACT HR" [FZJ00] [Sie00]

Technische Daten

AuBenmalBe Gantry
Gesamtgewicht Gantry
Ringdurchmesser

Patientenéffnung
Septen

Transmissionsquellen
Normalisierung

Kristalle: Anzahl / Material

ca. 183 x 188 x 81 cm3 (B x Hx T)
1200 kg

82 cm

56,2 cm

ein- u. ausfahrbar, fir 2-D u. 3-D-Messungen
3 mm Blei, 6,5 cm lang

drei 5 mCi ®*Ge-Stabquellen
mit Transmissionsquellen & Zylinderphantommessung
18432 / BGO

Kristallabmessungen 4,39 x 4,05 x 30 mm®

Kristalle pro Detektormodul 8x8

Photomultiplier je Detektormodul 4

Anzahl der Detektormodule 72 pro Ring

Anzahl der Ringe / gesamte Ringebenen 4 / 32

Anzahl der Schichtbilder 63 (32 direkte, 31 Zwischenschichten)

Schichtdicke 2,46 mm

Koinzidenzzeitfenster 12ns

Energiefenster 300 ~ 600 keV

axiales Field of View 15,5¢cm

rekonstruierte Bildmatrix max. 256 x 256 Pixel
Performance 2-D 3-D

transaxiale Auflésung®

FWHM bei 1 cm 4,6 mm 4,6 mm"

FWHM bei 10 cm 5,4 mm 5,6 mm"

axiale Auflésung®

FWHM bei 0 cm 4,2 mm 4,2 mm

FWHM bei 10 cm 5,0 mm 5,4 mm

Sensitivitat [ @350 keV] [(ke/s) (uCi/ml))° 200 900°

Uniformitat <10% <10%

Zahlratenkorrektur + 5% bis zu + 5% bis zu

4,2 uCi/cc (155 kBg/ce) 0,63 pCifce (23 kBa/ce)

* Mittelwert radial und tangential
® Zentrale Schichten 13-46

¢ 2-D-Spezifikationen basieren auf der axialen Schichtdlckenmessung 3-D-Spezifikationen auf der axialen
Auflésungsmessung nach dem NEMA-Standard

¢ nach Scatterkorrektur
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Tabelle 7.6: Technische Spezifikationen und Performance des ADVANCE [Hof00]

Technische Daten

AuBenmaBe Gantry
Gewicht Gantry
Ringdurchmesser

Patientenéffnung
Septen

Transmissionsquellen
Normalisierung

Kristalle: Anzahl / Material
Kristallabmessungen

Kristalle pro Detektormodul
Photomultiplier je Detektormodul
Anzahl der Detektormodule
Anzahl der Ringe / gesamte Ringebenen
Anzahl der Schichtbilder
Schichtdicke
Koinzidenzzeitfenster
Energiefenster

axiales Field of View

rekonstruierte Bildmatrix

ca. 236 x 203 x 97 cm3 (Bx Hx T)

3175 kg
92,7 cm
55¢cm

ein- u. ausfahrbar, fir 2-D u. 3-D-Messungen
1 mm Wolfram, 11,7 cm lang

zwei 10 mCi *Ge-Stabquellen
eine 1,5 mCi ®Ge-Stabquelle
12096 / BGO

3,94 x 8,25 x 30 mm’

6x6
2

6 pro Detektorkassette, 56 Kassetten

1/ 18

35 (18 direkte, 17 Zwischenschichten)

4,25 mm
12,5 ns

> 300 keV

15,2¢cm

. max. 256 x 256 Pixel

Performance 2-D 3-D
transaxiale Auflésung®
FWHM bei 1 cm 4,8 mm 4,8mm°
FWHM bei 10 cm 5,4 mm 5,4 mm®
FWHM bei 20 cm 6,2mm 6,2 mm°
axiale Aufiésung®
FWHM bei 0 cm 4,2 mm 6,0 mm
FWHM bei 10cm 5,4 mm 6,3 mm
FWHM bei 20 cm 6,6 mm (4,7 mm)° 6,6 mm
Sensitivitat [@350 keV] [(ke/s)Y (UC/mI)F 220 Ges. FOV 1225°
Klinisch 1066°
Uniformitét 8% 10%
Zahlratenkorrektur (Totzeit) + 3% bis zu + 3% bis zu
4,5 uCilcc 0,8 uCilcc

2 Mittelwert radial und tangential
b Zentrale Schichten 11-25

¢ 2.p-Spezifikationen basieren auf der axialen Schicht
Response-Funktion-Methode nach dem NEMA NU

4 hach Scatterkorrektur

dickenmessung, 3-D-Spezifikationen auf der axialen

-2 1994 (% basierend auf Aufldsungsmessung)



Literatur

[Ada99]

[Ber00]

[Bor96]

[Bud79]

[Che9l]

[Cor80]

[CTI]

[Dau87]

[Def97]

[DIC98]

[Dos98]

[ECAT]

{FZJ00]

Adam, L.E.; Karp, 1.S.; Brix, G.: Investigation of scattered radiation in 3D whole-body
positron emission tomography using Monte Carlo simulations. Phys. Med. Biol. Vol. 44
(1999), S. 2879-2895

nach Auskunft von Thomas Berthold (Leiter MTRA), PET-Zentrum, Universititsspital
Ziirich, RimistraBe 100, CH-8091 Ziirich; Im PET-Zentrum Ziirich wird der ADVANCE

betrieben.

Aus einer Beilage zur Zeitschrift Kontraste', Heft 08, Mai 1996, von Dipl.-Ing. J. Borchers,
Philips Medizin System, Hamburg.
http://www.teleradiologie.de/dicom/kontraste.html

Budinger, T.F.; Derenzo, S.E.; Gullberg, G.T.; Huesman, R.H.: Trends and prospects for
circular ring positron cameras. IEEE Trans. Nucl. Sci. NS-26 (1979), S. 2742-2745

Chen, C.M.: Lee, S.Y.; Cho, Z.H.: Parallelization of the EM Algorithm for 3-D PET Image
Reconstruction. IEEE Trans. Med. Imag. Nr. 4 (1991) Vol. 10, S. 513-522

Cormack, AM.: Early two-dimensional reconstruction (CT-scanning) and recent topics
stemming from it. Nobel lecture, J. Comput. Assist. Tomogr. 4 (1979), S. 658-664
Homepage der Firma CTI, 810 Innovation Drive, Knoxville, TN 37932:

http://www.cti-pet.com

Daube-Witherspoon, M.E.; Muehllehner, G.: Treatment of axial data in three dimensional
PET. J. Nucl. Med. 28 (1987), S. 1717-1724

Defrise, M.; Kinahan, P.E.; Townsend, D.W.; Michel, C.; Sibomana, M.; Newport, D.F..
Exact and Approximate Rebinning Algorithms for 3-D PET Data. IEEE Trans. Med. Imag.
16 (1997) 2, S. 145-158

Digital Imaging and Communications in Medicine (DICOM), Part 1: Introduction and
Overview. Published by National Electrical Manufacturers Association (NEMA), 1300 N.
17™ Street, Rosslyn, Virginia 22209, USA

ftp://medical.nema.org/MEDICAL/Dicom

Homepage von M.S. Niraj Doshi, Crump Institute for Biological Imaging, Department of
Pharmacology, 700 Westwood Plaza, A-236 CIBI, Los Angeles, CA. 90095-1770

http:/fislsun.nuc.ucla.edu/~ndoshi/diagrams.html
ECAT Exact HR+ Operating Instruction. Siemens Medical Imaging, Inc. Knoxville.

Mit freundlicher Genehmigung der Abteilung PET (Ltg.: Dr. habil. H. Herzog) des Instituts
fiir Medizin im Forschungszentrum Jiilich



Literatur

61

[GEOO]

[Ger99)

[Gor70]

[Gor74]

[Gul85]

[Her93]

[Hof00]

[Hof81]

[Hub97]

[Hud94]

[Jor88]

[Keh99]

[Kin92]

[Koe92]

Internetseite der Firma GE Medical Systems Deutschland, Martin-Behaim-Stra8e 10, D-
63263 Neu-Isenburg

http://www.gemedicalsystemseurope.com/eude/nuclear/millenniumvg. html

Gerstenkorn, M.: Untersuchungen zur zeitlich optimierten Schwichungskorrektur an zwei
Positronen-Emissions-Tomographen. Jiilich, Fachhochschule, Diplomarbeit, 1999

Gordon, R.; Bender, R.; Herman, G. T.: Algebraic Reconstruction Techniques (ART) for
Three-dimensional Electron Microscopy and X-ray Photography. J. Theor. Biol. (1970) 29,
S. 471-482

Gordon, R.: A Tutorial on ART (algebraic reconstruction techniques). IEEE Trans. Nucl.
Sci. Nr. 2 (1974) NS-21, S. 78-93

Gullberg, G.T.; Huesman, R.H.; Malko, J.A.; Pelc, N.J.; Budinger, T.F.: An attenuated
projector-backprojector for iterative SPECT reconstruction. Phys. Med. Biol. Nr. 8 (1985)
Vol. 30, S. 799-816

Herman, G.T.; Meyer, L.B.: Algebraic Reconstruction Techniques Can Be Made Computa-
tionally Efficient. IEEE Trans. Med. Imag. Nr. 3 (1991) Vol. 12, S. 600-609

Mit freundlicher Genehmigung von Gert W. Hofmann (Sales Specialist for Cyclotrons and
PET), GE Medical Systems Deutschland, Martin-Behaim-Strae 10, D-63263 Neu-Isen-

burg

Hoffman, E.J.; Huang, S.C.; Phelps, M.E.; Kuhl, D.E.: Quantitation in Positron Emission
Computed Tomography: 4. Effect of Accidental Coincidences. J. Comput. Assist. Tomog.
Vol. 5 (1981) Nr. 3, S. 391-400

Huber, 1.S.; Moses, W.W.; Derenzo, S.E.; Ho, M.H.; Andreaco, M.; Paulus, M.J; Nutt, R.:
Characterization of a 64 channel PET detector using photodiodes for crystal identification.
IEEE Trans. Nucl. Sci. NS-44 (1997), S. 1197-1201

Hudson, H.M.; Larkin, R. S.: Accelerated Image Reconstruction Using Ordered Subsets of
Projection Data. IEEE Trans. Med. Imag. Vol. 13 (1994) No. 4, S. 601-609

Jordan, K.; Knoop, B.: MeBtechnik in der Emissions-Computertomographie. In Diethelm,
L. (Editor): Handbuch der medizinischen Radiologie Vol. 15, Teil 1B: Nuklearmedizin,
Emissions-Computertomographie mit kurzlebigen Zyklotron-produzierten Radiopharmaka.
Kapitel 2, S. 149-313, Berlin Heidelberg New York: Springer, 1988

Kehren, F.: 3-D Rekonstruktion von PET-Daten. Kolloquium im Institut fiir Medizin (FZ-
Jiilich) vom 22.09.1999

King, M.A.; Hademos, G.J.; Glick, S.J.: A Dual-Photopeak Window Method for Scatter
Correction. J. Nucl. Med. 33 (1992), S. 605-612

Koeppe, R.A.; Hutchins, G.D.: Instrumentation for Positron Emission Tomography: Tomo-
graphs and Data Processing and Display Systems. Sem. Nucl. Med. Vol. XXII (1992) Nr.

3,S.162-181



62

Literatur

[Kra97]
[Kre88]

[KRZ98]

[Kuh62]

[Lau93]

[Lew94]

[Lip95]

[Mel92]

[Mur00]

{Nau96]

[Nes75]

[Phi97]

[Pre90]

[Rad17]

Kramme, R.: Medizintechnik. Berlin Heidelberg: Springer 1997
Krestel, E.: Bildgebende Systeme fiir die medizinische Diagnostik. Siemens AG, 1988

Arbeitsgruppe Bildverarbeitung, Klinisches Rechenzentrum, Universitdt Koln, Folien zum
Vortrag 'Was ist DICOM’, Oktober 1998

http://www.medizin.uni-koeln.de/zde/krz/projekte/agbildverarbeitung/

vortraege/dicom.html

Kuhl, D.E.; Edwards, R.Q.: Body-section radioisotope scanning. J. Nucl. Med. 3:199
(Abs), (1962)

Lauckner, K.: Entwicklung eines Verfahrens zur Verbesserung der Schwdchungskorrektur
von Positronen-Emissions-Tomographischen Bildern. Chemnitz, Technische Universitiit,
Diplomarbeit, 1993

Lewitt, R.M.; Muehllebner, G.; Karp, I.S.. Three dimensional image reconstruction for
PET by multi-slice rebinning and axial image filtering. Phys. Med. Biol. 39 (1994), S. 321-
339

Lipinski, B.: Rekonstruktion von positronen-emissions-tomographischen Bilder unter Ein-
beziehung anatomischer Informationen. Bericht des Forschungszentrums Jiilich; Nr. 3160,
1995

Melcher, C.L.; Schweitzer, J.S.: A Promising New Scintillator: Cerium-Doped Lutetium
OxyOrthosilicate. Nucl. Instr. Meth. A314. (1992), S. 212-214

Murayama, H.; Ishibashi, H.; Uchida, H.; Omura, T.; Yamashita, T.: Design of a Depth of
Interaction Detector with a PS-PMT for PET. IEEE Trans. Nucl. Sci. Vol. 47 (2000) Nr. 3,
S. 1045-1050

Naudé, H.; van Aswegen, A.; Herbst, C.P.; Mattheus, M.G.; Létter, G.; Pretorius, P.H.: A
Monte Carlo evaluation of channel ratio scatter correction method. Phys. Med. Biol. 41
(1996), S. 1059-1066

Nestor, O.H.; Huang, C.Y.: Bismuth germanate: A High-Z gamma-ray and charged parti-
cle detector. IEEE Trans. Nucl. Sci., NS-22/1, (1975), S. 68-71

DICOM Cook Book for Implementations in Modalities, Chapters I and 2. Version 1.1, 14
January 1997, Document Number XPR080-970004.00, © Copyright Philips Medical Sys-
tems Nederland B.V., 1996, 1997,

ftp://ftp.philips.com/pub/ms/dicom/DICOM_Information/CookBook.pdf
Press, W. H,, et al.: Numerical Recipes. Cambridge: University Press, 1990

Radon, J.: Uber die Bestimmung von Funktionen durch ihre Integralwerte lings gewisser
Mannigfaltigkeiten. Ber. Verh. Sichs. Akad. Wiss. Leipzig, 1917, Math. Phys. K1 69, S.
262-277



Literatur

63

[Raf00]

[Ran62]

[Rie99]

[Ros93]

[Ros99]

[Sa099]

[Sch00]

[Sch94]

[Sch95]

[Sch98]

[Sch99]

[Sha00]

Rafecas, M.; Boning, G.; Pichler, B.J.; Lorenz, E.; Schwaiger, M.; Ziegler, S.I.: A Monte
Carlo Studyv of High Resolution PET with Granulated Dual Layer Detectors. IEEE NSS-
MIC, Book of Abstracts, (2000), IEEE459

Rankowitz, S.; Robertson, J.S.; Hihinbotham, W.A_; Rosenblum, M.J.: Positron scanner
for locating brain tumors. IRE Int. Con. Rec. 10/9 (1962) S. 49-56

Rieger, W.M.: Untersuchungen zur Streustrahlkorrektur und iterativen OSEM Rekonstruk-
tion beim Siemens/CTI ECAT EXACT HR® Positronen-Emissions-Tomograph. liilich,
Fachhochschule, Diplomarbeit, 1999

Rossner, W.; Bodinger, H.; Leppert, J.; Grabmaier, B.C.: The Conversion of High Energy
Radiation to Visible Light by Luminescent Ceramics. IEEE Trans. Nucl. Sci. 40 (1993), S.
376-379

Ross, S.; Crandall, P.; Stearns, C.; Bullock, M.; Bettinardi, V.; Pagani, E.; Lewellen, T.;
Kohlmyer, S.: Optimization of Input Parameters for a Segmented Attenuation Algorithm for
the GE Advance™ Scanner. IEEE Nucl. Sci. Symp. Conf. Rec. IEEE Nucl. Sci. Symp.
Med. Imag. Conf. Vol.3 (1999), S. 1632-1636

Saoudi, A.; Pepin, C.M.; Dion, F.; Bentourkia, M.; Lecomte, R.; Andreaco, M.; Casey, M.;

Nutt, R.; Dautet, H.: Investigation of Depth-Interaction by Discrimination in Multicrystal
Detectors Read Out by Avalanche Photodiodes. IEEE Trans. Nucl. Sci. Vol. 46 (1999) Nr.

3,S.462-467.
Schlump, T.: DIOCM. Seminar 'Standards und Modelle zur Telekommunikation', Univer-

sitdt Oldenburg

http://www.schlump.net/Studium/dicom/dicom.html

C. Schmelz: Untersuchung eines neuen Detektorsystems aus LSO-Szintillatoren und Lawi-
nen-Photodioden fiir die Positronen-Emissions-Tomographie. Max-Planck-Institut fiir

Physik Miinchen, Werner-Heisenberg-Institut, Diplomarbeit, 1994, S.21

Schmand, M.: Untersuchungen zur Streustrahlenkorrektur bei 3D Volumenmessung in
einem Ganzkorper Positronen-Emissions-Tomographen. Aachen, RWTH, Diplomarbeit,
1995

Schmand, M.; Eriksson, L.; Casey, M.E.; Andreaco, M.; Melcher, C.; Wienhard, K.;

Fliigge, G.; Nutt, R.: Performance results of a new DOI detector block for a High Resolu-
tion PET-LSO Research Tomograph HRRT. IEEE Trans. Nucl. Sci. Vol. 45 (1998) Nr. 6, S.

3000-3006

Schmand, M.: Higher Resolution PET (Positron Emission Tomography) by means of a new
scintillator LSO (lutetium oxyorthosilicate:Ce). Aachen, RWTH, Fachbereich 1, Disserta-
tion, 1999

Shao, Y.; Silverman, R.W.; Farrell, R.; Cirignano, L.; Grazioso, R.; Shah, K.S ; Visser, G,
Clajus, M.; Tiimer, T.O.; Cherry, S.R.: Design Studies of A High Resolution PET Detector
Using APD Arays. IEEE Trans. Nucl. Sci. Vol. 47 (2000) Nr. 3, S. 1051-1057



64

Literatur

[She82]

[Sie00]

[Sie99]

[St695]

[Ter97]

[Tho98]

[Tof96]

[Wat96]

[Weg00]

[Wie89]

[Wie99]

Shepp, L.A.; Vardi, Y.: Maximum Likelihood Reconstruction for Emission Tomography.
IEEE Trans. Med. Imag. Vol. MI-1 (1982) No. 2, S. 113-122

Mit freundlicher Genehmigung der Siemens AG, Medizinische Technik, Henkestr. 127, D-
91052 Erlangen

SIEMENS: An Introduction to ECAT Technology. Order Nr. A91004-M2330-P001-02-
7600, (1999)

Stocklin, G.; Qaim, S.M.; Rosch, F.: The Impact of Radioactivity on Medicine.
Radiochimica Acta 70/71 (1995), S. 249-272

Terstegge, A.: Entwicklung eines hochauflosenden Positronen-Emissions-Tomographen mit
kleinem Mefvolumen - Datenakquisition und Rekonstruktion -. Aachen, RWTH,
Dissertation, 1997

Thompson, C.J.; Sciascia, P.; Murthy, K.; Kecani, S.; Nikkinen, L; Del Campo, E.; Corbett,
J.-F.; Bercier, Y.; Diksic, M.; Cumming, P.:. "ANIPET" a versatile PET scanner for
imaging small animals. IEEE Nucl. Sci. Symposium Conf. Rec. Vol.2 (1998), S. 1264-
1267

Toft, P.: The Radon Transform. Technische Universitit Dianemark, Dissertation, 1996

Watson, C.C.; Newport, D.; Casey, M.E.: A single scatter and simulation technique for
scatter correction in 3D PET. in: Grangeat, P.; Amans, J.L.: Three-Dimensional Image
Reconstruction in Radiation and Nuclear Medicine. Kluwer Academic Publishers, 1996, S.
255-268

Wegmann, K.; Brix, G.: Evaluation of a Scatter Correction Technigque for Single Photon
Transmission Measurements in PET by Means of Monte Carlo Simulations.
Nuklearmedizin Vol. 39 (2000), S. 67-71

Wienhard, K.; Wagner, R.; Weiss, W.: PET Grundlagen und Anwendungen der Positronen-
Emissions-Tomographie. Berlin Heidelberg: Springer, 1989

Wieler, H. J.: PET in der klinischen Onkologie. Darmstadt: Steinkopff, 1999






