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Abstract

Each tomographic system provides its specific view to the living body. While X-
ray Computed Tomography (CT) and Magnetic Resonance Imaging (MRI) reveal
anatomical details of the human body, Positron Emission Tomography (PET) and
Single Photon Emission Computed Tomography (SPECT) yield information on phy-
siologic processes of the human body. Combinations of anatomical and functional
imaging systems have heen shown to increase the content of diagnostic information.
Representing such a system, PET /CT allows a simultaneous viewing of anatomy and
metabolism of patients and a CT-based attenuation correction of the complementa-
ry emission data. Fueled by the outstanding success of human PET/CT scanners,
the interest in the development of PET/CT systems for small animals is growing
quickly.

This thesis summarizes the research on a MicroCT system for a combined small
animal PET/CT, Preliminary investigations, simulations and measurements are de-
scribed in detail. The approach to describe the CT components by means of the mo-
dulation transfer function and the noise power spectrum are presented. To facilitate
a systematic selection of the required CT components several CT systems consisting
of different detector materials, X-ray sources and filtration have been simulated and
analyzed in terms of soft tissue contrast. The performance of the different composi-
tions is investigated. PET/CT scans conducted on non-integrated systems are used
to describe the procedure of such a combined PET/CT scan of small animals and
the effects of CT-hased attenuation correction for the emission data. Furthermore
the advantages of an integrated PET/CT system for small animals are summarized

and discussed in light of upcoming instrumental development.
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Kapitel 1

Einleitung und Zielsetzung der
Arbeit

Der Einsatz von Instrumenten, die auf nicht-invasiven Bildgebungsverfahren basie-
ren, sind heute in der Biologie, Medizin und Pharmakologie weit verbreitet. Ins-
besondere werden solche Geréite bei der Forschung und Diagnostik eingesetzt, da
sie eine einzigartige Moglichkeit zu wiederholten Messungen von biclogischen Vor-
gingen und anatomischen Gegebenheiten am selben Lebewesen geben. Der erste
Meilenstein auf diesem Gebiet wurde 1973 gesetezt, als Godfrey Hounsfield und John
Ambrose die ersten Schichtbilder des menschlichen Gehirns der Welt prisentierten.
Das Gebiet der tomographischen Bildaufnahme hat sich seitdem rasant weiterent-
wickelt und bietet eine immer detailliertere Sicht in den lebenden Kérper. Basierend
auf unterschiedlichen Technologien wie der Computertomographie (CT), Magnetre-
sonanztomographie (MRT), Positronen-Emissions-Tomographie (PET) und Single-
Photon-Emissions-Tomographie (SPECT) existieren mittlerweile Geréite, die anf un-
terschiedlichen Wegen die én wive'-Darstellung von anatomischen Strukturen und
biologischen Vorginge ermdglichen. Die genannten Technologien haben aufgrund
ihrer physikalischen GesetzmiRigkeiten Vor- und Nachteile, die sie jeweils fiir spe-
wifische Anwendungen prédestinieren. Wahrend der CT die Wechselwirkung von
Réntgenstrahlen mit Materie zu Grunde liegt, bedient sich MRT der Wechselwir-
kung von Protonen mit einem Magnetfeld. CT eignet sich bei mittlerern Kontrast im
Weichteilbereich besonders gut fiir Knochendarstellungen, wahrend in MRT-Bildern
zwar in der Regel kaum Knochen sichtbar gemacht, jedoch die Weichteile sehr gnt
differenziert werden kdnnen. Bei PET und SPECT wird der radioaktive Zerfall aus-

genutzt und sie liefern Informationen fiber den Stoffwechsel im Kérper. Ein wichtiger

IMit #n wivo werden Untersuchungen bezeichnet, die in einem lebenden QOrganismus durchge-
fithrt wurden,



Unterschied zwischen diesen Verfahren liegt darin, dass SPECT qualitative und se-
miquantitative Aussagen zulédsst, wihrend PET, neben der qualitativen, auch eine

absolut quantitative Aussage mit hoher riumlicher und zeitlicher Auflésung hietet.

Abgesehen von der weit verbreiteten Anwendung der genannten tomographischen
Modalititen in der Diagnhostik und Forschung an Menschen, ist in den letzten Jah-
ren das Interesse an der in wive Kleintierforschung in der Biologie, Medizin und
Pharmakologie enorm gestiegen. Dies entfachte eine Entwicklung hochauflésender
Mikro-Bildgebungssysteme fiir Labortiere (inshesondere Ratten und Miuse), mit
der sich heute weltweit mehrere Gruppen befassen. Die Physiologie dieser Tiere ist
der des Menschen &hnlich und ihr Studium verschaflt einen Einblick in die Eigen-
schaften der bei Menschen auftretenden Krankheiten und deren Therapiemdglich-
keiten. Deshalb ist es das Ziel, der Forschung in diesem Bereich die Technik der

nicht-invasiven GanzkOrperbildgebung zur Verfiigung zu stellen.

Da jede der aufgefiihrten Modalitdten limitierte Informationen {iber das Untersu-
chungsobjekt liefert, ist das Aussagepotential solcher Messungen begrenst und kann
mur zur Klarung spezifischer Fragestellungen dienen. Schaut inan sich »B., PET-
oder SPECT-Bilder von molekularbiologischen Studien an, fallt auf, dass eine ge-
naue und sichere Interpretation durch das Fehlen von anatomischen Strukturen sehr
schwierig ist. Die Lokalisation der Signale und ihre Znordnung zu bestimmten Or-
ganen sowie die Bewertung ihrer Relevanz ist mit Unsicherheiten behaftet. Vielfach
wurden hislang als Hilfestellung physiologische und anatomische Bilder villig unab-
hiingiger Systeme durch Einsatz spezieller Registrierungsalgorithmen und besonde-
rer Aufhahmetechniken koregistriert. Um fiir diese Verfahren zwei Messungen mit
identisch positioniertem Untersuchungskdrper zur Verfligung zu stellen, muss der
Korper =B, mit Hilfe einer Halterungsvorrichtung fixiert werden, Die Schwierigkeit
der Fixierung besteht darin, dass der Transport des Korpers von einem Scanner zum
anderen besonders im Bereich des weichen Gewebes »u Verlagerungen der Organe
fiithrt, die eine Koregistrierung der beiden Bilddatensitze erheblich verkompliziert.
Anflerdem stellt der Transport und die Positionierung im zweiten Scanner eine zeit-
liche Verzogerung dar. Somit wurde die Verbreitung dieser Verfahren bislang anf-
grund der damit verbundenen Unsicherheit bei zusfitzlichem grofen Zeitaufwand
limitiert. Aus dieser Problematik entstand das wachsende Interesse fiir die Kombi-
nation verschiedener Modalitiiten in einem Geriit, wie PET/CT, SPECT/CT oder
PET/MRT, die hochwertigere und informationsreichere Bilder zur Folge haben. Da-
mit kann durch die einmalige Platzierung des Kdrpers fiir beide Modalitiiten und
die Eliminierung des Transportes die gesamte Messung der Anatomie und der Funk-
tionalitit schnell, prézise und an einem Ort durchgefiihrt werden, Als weiterer be-
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Einleitung und Zielsetzung der Arbeit

merkenswerter Vorteil kommt hinzu, dass die anatomischen Daten fiir notwendige
Korrekturen, wie die Schwichungskorrektur, der PET- und SPECT-Daten einge-
setzt. werden kinnen und somit hei gleichzeitiger Eliminierung der verrauschten,
gingigen PET-Transmissionsmessungen zur besseren Quantisierung der nuklearme-
dizinischen Bilder beitragen. Die heute existierenden multimodalen Systeme bieten
gine Fusionierung von Bildern unterschiedlichen Informationsgehalts, die in derarti-
ger Prizision zuvor nicht erreicht wurden.

Um die Entwicklungsschritte und den aktuellen Stand der in diesern Gebiet vor-
handenen Gerite zu verdeutlichen, wird an dieser Stelle ein kurzer Uberblick iiber
die einzelnen Stationen gegeben. Zuerst wurde 1991 von der Arbeitsgruppe im Phy-
sikforschungslabor der University of California in San Fransisco (UCSF) der erste
SPECT/CT entwickelt. Das entstandene Dualsystem, das fiir Kleintiere gebaut wor-
den war, erregte soviel Aufinerksamkeit, dass 5 Jahre spiter (1996) von derselben
Arbeitsgruppe eine Vergrékerung des Systems fiir Untersuchungen an Menschen vor-
genommen wurde. Dieser Idee folgend stellte 1998 eine Arbeitsgruppe von der Uni-
versity of Pittsburgh den ersten klinischen PET/CT vor. Der durchschlagende Erfolg
dieses Systems fiihrte dazu, dass innerhalb der folgenden zwei Jahre grofe fiihrende
Industriefirmen, wie GE Medical Systems, CPS Innovations und Philips Medical
Systems, begannen, mehrere klinische PET/CT-Systeme anzubieten, die weltweit
grofien Zuspruch finden. Um ein konkretes Einsatzgebiet eines solchen Gerfites zu
nennen, hietet eine PET /CT-Aufnahme 2.B. eine exakte Referens {iber die Grife,
Form und Lage eines Tumors im Kérper, die nicht nur demn Arzt zu einer genaueren
Diagnose verhilft, sondern auch dem Strahlentherapenten ermdglicht, eine gezielte
Strahlentherapie zu planen und durchzufiihren. Die Entwicklung von Kleintier-Dual-
Scannern nahm im Jahr 2000 mit dem Aufban eines portablen PET-Zusatzes fiir
einen MRT an der University of California in Los Angeles (UCLA) ihren weiteren
Lauf. Auch wurden SPECT /CT-Ger#ite basierend auf neueren Technologien konstru-
iert und schlieflich 2002 von der Firma Photon Imaging kommerziell angeboten. Im
Gegensatz dazu existiert hislang nur der Prototyp eines, an der UCLA und der Uni-
versity of California in Davis (UCDavis} entstandenen, Kleintier-PET/CTs, an dem
zwar erste Messungen mit einer Maus stattgefunden haben, der jedoch fiir einen

routinemébigen Einsats erst weiterentwickelt werden miisste.

Die Kombination von PET mit MRT stellt eine technologische Herausforderung
dar, die bis heute fiir den klinischen Alltag nicht realisiert worden ist. Die Schwie-
rigkeit dabei besteht darin, dass bedingt durch die hohen magnetischen Feldstéirken
des MRT die PET-Aufnahme deutlich gestéri oder gar verhindert wird. Daher und
auch aus Kostengriinden wird bevorzugt CT, die sich zusitzlich wegen ihrer rela-
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tiv einfachen Handhabbarkeit auszeichnet, zur Darstellung der Anatomie eingesetzt.
Ein Nachteil von CT gegeniiber MRT besteht bzgl. der Darstellung feinerer Kon-
trastabstufungen zwischen Weichteilgewebetypen bzw. innerhalb eines Organs, da
diese sich in ihrem Schwichungsverhalten dhneln und somit die Mdglichkeit der Er-
kennung und Unterscheidung feinerer Strukturen im CT-Bild nicht gegeben ist. In
der Mikro-Computertomographie (uCT) verstérkt sich dieser Effekt der niedrigen
Kontrastauflésung bedingt durch die kleinere Objektgroke und somit der kiirzeren
Wegldngen des Strahls durch den Kérper, Das fiihrt dazu, dass die Auflésung ei-
nes im Schéidel befindlichen Ratten- oder gar Miusehirns in einem MikroCT-Bild
kaumn oder gar nicht moglich ist. Aufgrund der kleineren Dimension des Korpers
ist ebenfalls eine deutlich hdhere Auflésung gegeniiber Human-Scannern erforder-
lich. Gleichzeitig fiihrt die Miniaturisierung des Systems und damit der gemessenen
Volumina zur Verschlechterung der Auflsung, die durch langere Aufnahmezeiten,
die wiederurn eine hdhere Strahlenbelastung bedeuten, kompensiert werden. Hierans
wichst die Forderung nach hochsensitiven MikroCT-Systemen, die nicht nur bzgl.

des Ortes sondern auch des Konfrastes hochaufldsend sind.

Am Forschungszentrum Jiilich wird seit dem Jahr 2000 im Rahmen einer inter-
nationalen Zusammenarbeit (Crystal Clear Collaboration) ein hochsensitives und
hochauflisendes PET, genannt ClearPET, unter Einsatz neuester Technologie fiir
die Hirnforschung hei Tieren entwickelt. Das Ziel der vorliegenden Arbeit besteht
darin, parallel zu der Entwicklung des ClearPETs Studien {iber einen mbglichen
und geeigneten CT-Zusatz und dessen Einsatz durchzufiihren. Der Aufbau eines
neuen CTs erfordert die Charakterisierung der Komponenten im einzelnen und in
ihrem Zusammenwirken. Dabei steht an erster Stelle die Auswahl eines geeigneten
Quellen- und Detektortyps, die in ihrer Kombination im Tomographen verbesserte
Kontrastwerte gegeniiber anderen Systemzusammensetzungen in Aussicht stellen.
Damit der optimale Einsatz der Informationen eines CT-Zusatzes in Form der Fusio-
nierung der anatomischen und funktionellen Daten einerseits und einer CT-hasierten
Schwiichungskorrektur andererseits eingeschiitzt werden kann, sollten die einzelnen

Schritte aufgezeichnet und demonstriert werden.

Die vorliegende Arbeit ist in sechs Kapitel unterteilt. Nach der Einleitung folgen zu-
niichst in Kapitel 2 die theoretischen Grundlagen, anf denen diese Arbeit beruht. Da-
bei werden die Grundlagen der Rontgen-Computertomographie, ihre physikalischen
Hintergriinde, die Funktionsweise der einzelnen Komponenten und deren Charalk-
terisierungskriterien behandelt. Ebenfalls werden die fiir die Positronen-Emissions-
Tomographie relevanten physikalischen Effekte dargelegt, woran sich die Erliuterung
der Fehlerquellen und deren Korrektur anschliefit. Im dritten Abschnitt dieses Kapi-
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Einleitung und Zielsetzung der Arbeit

tels wird auf multimodale Systeme in ihrer aktuell realisierten Form und die Einbin-
dung der CT-Daten in die PET-Schwichungskorrektur eingegangen. Anschliefend
wird in Kapitel 3 ein vorhandenes CT-System hinsichtlich seiner Komponenten- und
Systemcharakteristiken untersucht. Zur Veranschaulichung der Systemleistung wer-
den Phantom- bzw. in vitro®-Messungen prisentiert. Um eine Basis fiir die Auswahl
von Komponenten fiir einen MikeoCT-Zusatz flir den ClearPET zu schaflen, wird
in Kapitel 4 eine Sirnulationsstudie prisentiert. Hierbei wird zunéchst die Untersu-
chung der Eigenschaften von fir die MikroCT interessanten Detektormaterialien und
Réntgenquellen inklusive diverser Aluminium-Filter durchgefiihrt, Diese Komponen-
ten werden schlieflich innerhalb der Simulation zu unterschiedlichen CT-Systemen
kombiniert und in Bezug auf ihre Kontrastaufldsung gepriift. Die verwendete Si-
mulation wurde im Rahmen dieser Arbeit unter Verwendung des Simulationstools
GEANTH4 erstellt. Eine zukiinftige Kombination des ClearPET mit einem MikroCT
hat fusionierte Bilder der heiden Modalititen bei gleichzeitiger Verwendung der
CT-Daten fiir die PET-Schwichungskorrektur zum Ziel. Darnm werden in Kapitel 5
an zwei voneinander unabhingigen PET und CT das Prinzip und die Abfolge von
Messungen an einem PET/CT-System aufgezeigt. Anschliefend wurden Untersu-
chungen zur CT-hasierten Schwichungskorrektur durchgefithrt und die notwendige
CT-Auflosung sowie die Vergleichbarkeit mit Transmissionsmessungen aus der PET
hetrachtet, Den Abschluss dieser Arbeit bildet eine Zusammenfassung und Diskus-
gion der Ergebnisse,

IDer Begriff in vitre bezieht sich auf Untersuchungen, die nicht in einem lebenden Organismus
durchgefiihet wurden






Kapitel 2

Grundlagen

2.1 Grundlagen der Réntgen-Computertomographie

Wilhelm Conrad Réntgen entdeckte 1895 die Réntgenstrahlung (Kap. 2.1.2.1), mit
der zum ersten Mal Kérper durchleuchtet und Projektionshilder anfgenommen wer-
den konnten, um eine Idee ihrer inneren Struktur zun gewinnen. Die Réntgendiagnos-
tik hat sich seit dieser Zeit immer mehr etabliert und ist die am hiufigsten eingesetz-
te Methode in der Radiologie. Knapp 80 Jahre nach der Entdeckung der Réntgen-
strahlung (1972) haben Godfrey Hounsfield und John Ambrose die herkémmliche
Réntgenanlage weiterentwickelt und den ersten Réntgen-Compnter-Tomographen
{(CT) vorgestellt, der es erstmals ermdéglichte, fiberlagerungsfreie Schichtbilder des
menschlichen Kérpers zu erstellen, ohne diesen aufzuschneiden. 1979 erhielten sie
fiir diese Leistung den Nobelpreis. J.Radon stellte 1917 in seinem Artikel "Uber
die Bestimmung von Funktionen durch ihre Integralwerte lings gewisser Mannigfal-
tigkeiten" die Radontransformation vor, mit der die mathematische Grundlage zur
Berechnung der Schichtbilder geschaffen wurde (Kap. 2.1.2.3). In Abb. 2.1 ist das
Prinzip einer CT-Aufnahme dargestellt. Dabei durchdringt die in der Rontgenréhre
erzeugte Rontgenstrahlung den zu untersuchenden Korper und wird anschliefiend
durch ein Detektorsystem aufgenommen. Auf ihrern Weg durch den Kérper wechsel-
wirkt die Strahlung mit diesem (Kap. 2.1.1) und wird in ihrer Intensitit geschwicht.
Dieser Vorgang gehorcht dem Schwichungsgesetz (Gl 2.1), der durch die Lange des
Strahlwegs ab und dem Schwichungskoeffizienten u beeinflusst wird.

[=1- ¢ Jans (2.1)
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2.1. Grundlagen der Rintgen-Computertomaographie

Schichthild

Rﬁnlgmﬁhre

Abbildung 2.1: Prinzip der Réntgen-Computer-Tomographie. Bei der Réntgen-CT durch-
dringt dic von der Rontgenrihre kommende Strahlung den Korper, wird dort durch diesen
geschwiicht und anschlickend von einem Detektor anfgefangen. Die anfgenommenen Pro-
jektionen werden mit Hilfe ciner gecigneten Software zu Schichtbildern rekonstruiert.

Detekror AR Y

)
T—— Ilcbum.lnlkrull& Ihlﬂnvmlll‘mnmg
-
I hless-

elektn:m:k

Je nach Aufnahmegeometrie {Parallel-, Ficher- oder Kegelstrahlen) kfinnen vor und
hinter dem Kérper Kollimatoren ! eingesetzt werden, um die Strahlgeometrie fest-
zulegen. Bei der Computertomographie werden mehrere Projektionen aus verschie-
denen Richtungen auf elner Krelsbahn aufgenommen. Aus den Schwichungsprofi-
len in den Projektionshildern wird dann mit Hilfe eines geeigneten Hekonstrukti-
onsverfahren das Schichthild des Objekts mathematisch berechnet [, rekonstruiert’)
(Kap. 2.1.2.3). Somit zihlt die Rintgentomographie #zu den bildgebenden Verfah-
ren, die zur Gewinnung von anatomischen Informationen nnd inneren Strukturen
eingesetzt werden [Mor93).

Bis zur heutigen Zeit wurden verschiedene CT-Systeme unterschiedlicher Geome-
trien gebaut, die sich in vier Generationen unterteilen lassen (Abb. 2.2) [SB02].
Bei der 1. Generation, wie sie bei der ersten CT-Aufnahme existierte, wurde der
Kérper mit Hilfe einer Strahlenguelle (2.8, Americium 95) und eines einzelnen De-
tektors durch abwechselnde ‘Translations- und Rotationsbewegung abgetastet, Die-
se Form der Aufnahme mit Parallelstrahlen hatte eine Dauer von ca, 10 Tagen.
Durch den Einsate mehrerer Detektoren in einer Detektorzeile und ficherférmiger
Strahlung ("fan-beam") in der 2. Generation konnte die Aufnahmezeit wesentlich
verkiirzt werden. In der 3. Generation, wie sie auch hente sehr hiufig bei Human-
Seannern vorherrscht, wurde die Detektorzeile gebogen und der Winkel des Facher-
stahls vergrifert. Nun konnte der Kirper in seiner ganzen Breite vom Strahl und
den Detektoren erfasst werden und somit die Translationsbewegung unter Beibehal-
tung der Rotation weglallen. Die Aulbahmegeschwindigheit eines solchen Systems

Wharichtung zur Ausblendung eines Strahlonkegels bew. zur Abechirmung von Streustrahlung.
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Grundlagen

2. Generation

sl

IlI‘Il emEm

Abbildung 2.2: Entwicklung des CT-Aufbaus in den verschiedenen Generationen. Im
Laufe der Generationen wurde die Parallelstrahlung dureh die Facherstrahlung ersetzt, Die
Detektorgeometrie entwickelte sich von einem einzelnen Detektor fiher einer Detektorzeile
bis zu cinem geschlossenen Detektorring, Auch dic Komplexatit der Bewegung nahm durch
die Eliminferung der Translationsbewegung ah.

betrigt etwa 1000 Projektionen pro Sekunde. Bei der 4. Generation wird ein ste-
hender Detektorring benutzt und our noch die Quelle rotiert. Der Vorteil dieses
Aulbaus liegl in der einfacheren Mechanik. Sie hat sich jedoch aulgrund der hohen
Kosten [ir den Aufbau eines Detektorrings mit mehreren 1000 Detektoren nicht
durchgesetzt. Die von diesen Tomographen und im speziellen der dritten und vier-
ten Generation erzeugten Projektionen handelt es sich aufgrund des Einsatees einer
Detektorzeile und eines ebenen Ficherstrahls wn eindimensionale Zentralprojektio-
nen. Diese ergeben nach der Rekonstruktion separate Schichtbilder des gemessenen
Kirpers, die anschlickend zu einem 3-dimensionalen Bild zusammengesetzt werden
kinnen. Wihrend CT-Gerdite in der Humanmedizin mit einer Ortsauflésung von
ca. 100pm sehr hiufig und mit wachsendem Erfolg zur Diagnostizierung von Men-
schen eingesetzt werden, ist seit einigen Jahren ein welterer Zweig entstanden, in
der Mikro-Computer-Tomographie-Gerite { Mikro-CT) entwickelt werden. Diese die-
nen im medizinisch pharmakaologischen Dereich gur Untersuchung kleiner Tiere, wie
Miuse und Ratten, und somit der Visualisierung von Strukturen der Grikenordnung
< 100 pm. Die prinzipielle Funktionsweise eines Mikro-CT ist mit der eines Human-
CT wergleichbar. Durch die kleinere Dimension des Untersuchungsobjekts dndern
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2.1. Grundlagen der Rontgen-Computertomographie

sich jedoch die Bedingungen und Anforderungen an das System und seine Kom-
ponenten. Neben der hdheren Ortsauflésung ist wegen der geringeren Schwichung
aufgrund der kiirzeren Durchstrahlungsstrecken auch eine hthere Kontrastauflosung
erwiinscht. Die Erfiillung dieser Bedingungen und somit der Aufhau eines Mikro-
CTs ist sehr stark an die Verfiigharkeit geeigneter Detektoren und Réntgenquellen
gebunden. Ein Aspekt ist die réumliche Groke eines solchen Scanners, die der Aus-
dehnung des Untersuchungsobjekts angepasst und i Fall von Kleintieren redusiert
werden muss. Die Konsequens hieraus ist die Einschrankung bei der Wahl der Rént-
genrohre (Kap. 2.1.2.1). Sie muss nicht nur kompakter gebaut sein, sondern auch
niedrige Grenzenergien (=40 keV) und kleinere Fokusgroken erlauben ("Mikrofokus-
réhre"). Eine Mikrofokusrdhre hat einen geringeren Strahlenfluss, die die Bildauf-
nahme bedeutend einschrinkt und verléngert. Eine Méglichkeit, den vorhandenen
Strahlenfluss maximal auszuschdpfen ist im Gegensatzt zu den Human-Scannern die
Nutzung des gesamten Kegelstrahls und somit die Aufnahme von 2D-Projektionen,
die den untersuchten Kd&rper ganz oder zu einem groRen Teil erfassen. Zu diesem
Zweck werden in der Mikro-Tomographie 2-dimensionale Flichendetektoren einge-
setzt, mit denen das Objekt ganz oder zum groften Teil in den Projektionen erfasst
wird (Abb. 2.3). Ein weiterer Vorteil der Aufnahme von Flichenprojektionen ist,
dass die Gesamtanzahl der zu messenden Projektionen deutlich geringer ist. Dies
erfordert zwar eine 3D-Rekonstruktion sur Weiterverarbeitung der Projektionen,
macht jedoch die Aufnahme einzelner Schichten, die anschlieRend zu einem 3D-Bild
kombiniert werden, {iberfliissig.

Es existieren hereits mehrere Mikro-CT-Gerfite, unter denen manche kommerziell
erhiltlich und andere reine Laborgeréte sind. Hinsichtlich der Aufbaugeometrie un-
terscheiden sich ez wive- (Untersuchung am toten Objekt) und in wivo-Gerite (Un-
tersuchung am lebenden Tier) darin, dass sich beim ersteren das Objekt auf einer
Rotationseinheit befindet und schrittweise gedreht wird, wobei bel der zweiten Form
das Tier auf einem Bett liegt, wihrend sich Detektor und Quelle auf einer Kreis-
bahn bewegen. Fiir die meisten Mikro-CTs wurde neben einer Mikrofokusréhre ein
CCD(charged coupled device)-Flachendetektor verwendet (Kap. 2.1.2.2). Da bisher
jedoch keine spezifischen Gréken fiir die Charakierisierung eines Mikro-CT-Systems
existieren, sind die verschiedenen Gerfite schwierig zu vergleichen.

2.1.1 Wechselwirkung von Photonen mit Materie

Wie bereits in Kap.3.1 erliutert, werden die Réntgenstrahlen auf ihrem Weg durch
den Kérper geschwicht. Die Schwichung folgt dem Schwachungsgesetz (Gl 2.1)
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Objekt

Quglle

Detaktar

Abbildung 2.3: Prinzip der MikroCT. Ein MikroCT setzt sich aus ciner Mikrofokusréhre
zur Auflisung kleiner Strukturen und einem Flichendetektor zur Erhthung der Aufnahme-
ecmpfindlickkeit durch 2D-Projektionen susammen. Je nach Gerit oder Anwendung wird
das Ohjekt oder des Detektor-Quelle-Paar rotiert.

o by by
]n%.[ =1, o Py —I*I:-i,-a'h'h' +] =1, P I=I !-Jmu
ax Ax, Axy

Abbildung 2.4: Schwichungsgesetz, Strahlung der Intensitit Iy wird nach Durchlaufen ei-
ner Materie der Dicke Az; und Schwiichungskoeffizienten gy zur Intensitiit I, geschwiicht,
Dic Summe aller Schwiichungen setzt sich multiplikativ zusammen.

und wird durch den Schwiichungskoeffizienten p des zu durchdringenden Gewebe-
typs bestimmt. Bei einem bestimmten Material hingt der Schwichungskoeffizient
jt eusdtzlich von der Energie der Strahlung ab (Abb. 2.5}, Dieser wird {iblicherwei-
se in der Einheit E:ﬁ angegeben. Sie kann jedoch auch abhingig von der Dichte p
des betrachteten Materials als Massenschwiichungskoeffizient { mit der Einheit 5%‘
angegehen werden.

Im medizinischen Anwendungsbereich ist es mittlerweile iiblich, den linearen Schwi-
chungskoeffizienten p auf einer dimensionslosen Skala wiederzugeben., Dazu wird
nach der Formel

CT-Zahl = £~ FWumer 000 (2.2)

M
der Wert fiir Wasser auf (0 und der fiir Luft auf -1000 gesetzt. Die CT-Zahl wird in
"Hounsfield-Unit" (HU) ausgedriickt und gibt die Abweichung in Promill von piyaee:
wieder.

Die wesentlichen physikalischen Effekte, die den Verlauf der p-Kurve bestimmen
und somit auch zur Schwiichung des Strahls beitragen, sind der "Photoeffelkt",
die "Compton-Streunng” und "Paarbildung". Je nach Strahlenergie dndert sich die
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2.1. Grundlagen der Rintgen-Computertomaographie

Abbildung 2.5: Eine Schwiichungskurve am DBelspiel Wolfram. Die Schwichungskurve
ergibt sich als Summe aller in Wechsclwirkung mit Materie auftretenden physikalischen
Effekte (Photoeffekt, Comptoneffekt, Ravleighstrenung und Paarbildung), die zur Schwii-
chung der Photonen beitragen.,

Wahrscheinlichkeit ihres Auftretens (Abh. 2.5).

Die Paarbildung tritt erst bei Photonenenergien = 2mgc® (1022 keV') auf und spielt
somit wegen der geringeren Energie der verwendeten Rintgenstrahlen filr C'1' keine
Rolle. Bei der Schwichung der Rontgenstrahlung sind zwei Aspekte wesentlich. Auf
der einen Seite werden einige P'hotonen absorbiert und ihre Energie im Material
deponiert. Andererseits verlisst Energie in Form von Photonen bestimmter Energie
und Richtung das Material. Fiir die Absorption ist der Photoeffekt verantwortlich.
Die ans dem Kirper kommende Strahlung, ahgesehen von den Rintgenstrahlen,
die den Kérper ohne Wechselwirkung durchdringen, entstehen entweder durch einen
Folgeprozess des Photoeffekts oder durch Streneffekte. Zur Verdeutlichung werden
im Folgenden die einzelnen Prozesse separat besprochen.

Photoeffekt

Wenn ein Phaton auf ein gebundenes Elektron trifft, kann es das Elektron so an-
regen, dass es sich aus der Atombhiille lost und als freies Photoslektron mit einer
kinetischen Energie Eg,, vorliegt (Abb. 2.6). Die Voraussetzung fiir den Prozess
des Photoeffekt ist, dass die Energie Eppoum ein des einfallenden Photons griker ist
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als die Bindungsenergie Epging des Elektrons. Daraus ergibt sich fiir die Energie
Epnotoctertron des freien Photoelektrons:

Eppotoctektron = EPhoton,eén — Eping- (2'3)

Je weiter auben die Schale liegt, aus der das Elekiron herausgerissen wird, umso
grifier ist Eppotoctertron- Da der Wirkungsquerschnitt dieses Prozesses mit steigendem
FEphotoctertron @bnimmt, sind besonders die Wechselwirkungen der Strahlung mit stark
gebunden Elektronen aus inneren Schalen wesentlich. Die Bindungsenergie Eging
dieser Elektronen ist hekanntlich quantisiert nnd charakteristisch fiir das jeweilige
Element. Es entsteht ein atomspezifisches Apsorptionsspektrum. Dieses Spektrum
besteht je nach Grife des Atoms aus einzelnen Serien bzw. Kanten, wie z.B. K-
oder L-Kante. Diese Kanten sind in der Kurve des Absorptionskoefizienten gegen
die Energie in der Unterbrechung des exponentiellen Verlaufs durch die Spriinge zu
erkennen (Abb. 2.5). An diesen Stellen, die die Bindungsenergie der Hiillenelektronen

auszeichnen, wichst die Absorptionskraft um ein Vielfaches.

Das beim Photoeffekt entstehende Elektranenloch kann durch ein Elektron aus den
fuBeren Schalen unter gleichzeitiger Emission eines Photons wieder aufgefiillt wer-
den {Abb. 2.8). Die hierhei entstehenden Rénigenguanten tragen zur Streustrahlung
bei, wenn sie im Detektor registriert werden. Aufgrund der diskreten Energiewerte
bei dieser Elektron-Loch Rekombination entsteht Strahlung charakteristischer Wel-
lenldngen, die bei der Erzeugung von Réntgenstrahlen genauer diskutiert wird. Je
niedriger die Ordnungszahl Z des Atoms, umso wahrscheinlicher tritt der Fall auf,
dass die freiwerdende Energie im Atom ein Elektron, Auger-Elektron, aus den &u-

Eeren Schalen 16st. Diese innere Konversion ist von keiner Strahlung begleitet.

Compton- und Rayleighstreuung

Eine weitere wichtige Wechselwirkung von Réntgenstrahlen mit der Materie ist die
Streuung. Dabei wird das einfallenden Photon an einem Elektron gestreut und
indert seine Flugrichtung. Behilt das Photon seine volle Energie, liegt eine Ray-
leighstremung (kohiirente Streuung) vor. Findet jedoch ein Energieiibertrag auf das
strenende Elektron statt, spricht man von Comptonstrenung (inkohiirente Strenung)
{Abb. 2.6). Die Streuung von Rintgenquanten ist von der Elektronendichte und da-
mit von der Kernladungszahl (Z) des Atoms und der Energie des Strahls abhiingig.
Der kohdrente Streuquerschnitt nimmt ab wenigen keV schnell mit der Energie ab,
steigt jedoch mit der Ordnungszahl,
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2.1. Grundlagen der Rintgen-Computertomographie

Abbildung 2.8: Wechselwirkung zwischen Photon und Materie, Die fiir die Computerto-
mographie relevanten ["hoton-Materie-Wechselwirkungen sind die dargesteliten. Ded Pho-
toeffekt wird ein Elektron angeregt und aus seiner Bildung gelost, Wihrend bei Rayleigh-
strenung das einfallende und gestreute Photon dieselbe Energie haben, findet bei Comp-
tonstreuung eine Energieiibertragung statt.

Elektronen in Atomen mit niedrigem ¥ kénnen als quasl "frel" behandelt werden,
da ihre Bindungsenergie geringer ist als die Energle des einfallenden Strahls. Unter
Beachtung der Energie- und Impulserhaltung ergibt sich fiir die Energie EL, ., des
gestreuten Quants und die kinetische Energie E!_ des gestofenen Elektrons

p— L
E“Pﬁ-ﬂﬂu - Ej?m 14 _I';J‘axm (1=cosg} {2.4}
ke 1-cor)
E:— = Ephotm o m!. hatgn (1 —coss) (2.5)

wohei Fppaum die Energie des einfallenden Photons, mye® die Ruheenergie des Elek-
troms und ¢ der Ablenkwinkel des gestreuten Photons ist. Die Klein-Nishina-Formel
(GL.2.6) gibt den differentiellen Wirkungsquerschnitt der Compton-Strenung je Elek-
tron und je Raumwinkel o} an.

do_ gestreute Leistung pro Raumwinkel

do H?EMlende Intensitit ;
41+ (] 1 (1 — cosg) ‘?F
=S % |14 6
e per—cosdt M 1+ cod)1 + (1 - cos) O
it = il'.!’-:-:;‘mc'
und g = Ethet

Er nimmt bei gegebener Photonenenergie Eppqpn,, mit sunehmendem Streuwinkel o

ab und bei festem Strenwinkel o fiir steigende Photonenenergie Epy g, 2u.
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Abbildung 2.T: Prinzip einer Rintgenréhre. Die in der Kathode thermisch erzengten
Elektronen werden durch eine Spanoung zur Ancde hin beschleunigt. Dort werden sie im
Anodenmaterial abgebremst und erzengen Rontgenstrahlung,.

2.1.2 Aufbau eines Computertomographen

Ein Rintgen-Computertomograph setzt sich aus einem Detektor, einer Rintgen-
quelle, einer Rotationseinbeit und einem Computersystem zusammen. Wihrend bei
Human-CT der Detektor und die Quelle um den Patienten rotieren, wird bei der
Mikro-Tomographie oft das Objekt rotiert. Der allgemeine Aufbau einer Mikro-CT-
Anlage ist in Abb. 2.3 dargestellt und im Folgenden wird niher aufl die Komponenten

eingegangen.

2.1.2.1 Rintgenguellen

Ahh. 2.7 zeigt das Funktionsprinzip einer Riéntgenrithre |Das00]. In einer Hochvaku-
umrihre werden in einer geheizten Kathode dorch Thermoemission freie Elektronen
erzeugt. Aufgrund der Rohrenspannung, die zwischen der Anode und der Katho-
de anliegt, werden die Elektronen in Richtung der Anode beschleunigt und beim
Aufprall auf diese abgebremst. Am Target entsteht die Rintgenstrahlung, die sich
aus zwel Komponenten, der charakteristischen Strahlung und der Bremsstrahlung,
zusammenselzt (Abb., 2.9). Der gribte Teil der Energie wird durch die Wechsel-
wirkung mit den Hilllenelektronen aufl das Gitter des Anodenmaterials Gbertragen
und geht in Form von Warmeenergie verloren. Die Elektronen, die zu den Alombker-
nen gelangen und in deren Feld abgebremst werden, senden Strehlung aus, die ein
kontinuierliches Spektrum dber einen groben, von der Maximalenergie der Elektro-
nen limitierten Energicbereich aufweist. Dieser Anteil des Rintgenspektrums wird
Bremstrahlung genannt (Abb. 2.8).

In einem anderen Wechselwirkungsvorgang kann ein einfallendes Elektron, das ei-
ne geniigend hohe Energie aufweist, eines der gebundenen Elektronen der inneren
Schalen des Anodenmaterials herausschlagen (Abb. 2.8 links). Das entstandene Loch
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2.1. Grundlagen der Rintgen-Computertomographie

Abbildung 2.8: Wechselwirkung von geladenen Teilchen mit Materie. Im Anodenmaterial
catsteht einerseils dureh die Streuung der Elektronen i Fold der Hialleneleklronen dic
Bremsstrahlung und andererseits durch Photoeffekt die charakteristische Strahlhung.

wird durch Elektronen von den ukeren Schalen wieder aufgefiillt. Die dabei freiwer-
dende Energie wird als Réntgenquant gemig der Bohrschen Bezichung by = Ex— E,
abgegeben. Somit entstehen durch die unterschiedlichen Energieniveaus der Atome
des Anodenmaterials Rintgenstrahlen diskreter Energien, die auch charakteristische
Strahlung genannt werden. Abb. 2.9 zeigt das typische Spektrum einer Réntgenquel-
le.

Der Wirkungsgrad n der Umwandlung von der kinetischen Energie des Elekirons
in Rintgenstrahlung ist hestimmt von der Kernladungszahl Z, also von der Anzahl
der Wechselwirkungspartner (Gl 2.7). Aukerdem verhilt er sich proportional zu der
Energie der Elektronen, das heift zu der Riéhrenspannung 1.

n=k-U-Z (27)

Konstante k =11 . 10*
Der Wirkungsgrad ist jedoch so gering, dass normelerweise iiber 99 % der einge-
brachien Energie in Form von Wirme verloren gebt und durch Luft- oder Wasser-
kithlung abgeliihrt werden muss. Bei Hochleistungsrohren werden zusilzliche Tech-
niken zur Ableitung der Wirme eingesetzt. Zum Beispiel bei feststehenden Anoden
{ Festanoden, ) wird die Wolframanode in Kupfer eingegossen und die Wiirme iiber
Konduktion iiblicherweise in Ol abgefiihrt. Die erreichte sehr hohe Brennflecktempe-
ratur begrenzt die Leistung von Réhren mit Festanoden., Aus diesem Grund werden
gur besseren Wiarmeverteilung und somit auch Erhdhung der Belastbarkeit drehba-
re Anoden (,Drehanode”) eingesetzt, die standardmifig Drehzahlen bis zu 9000 L
erreichen [Mor95).

Hinsichtlich der geometrischen Anordnung der Glithwendel und Anode sueinander
gibt es gwel Typen von Rontgenguellen. In den Abbildungen 2.7 und 2.10 sind die
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Abhildung 2.9: Beispiel fiir ein Rontgenspektrum. Die kontinuierliche Strahlung hat ein
breites Spektrum und ist begrenzt dousch die an der Réhre cingestellten Spannung, Die
charakteristische Strahlung ist diskret und ist durch fhre hohe Intensitit als Peaks im
Gesamtspektrom zgu erkennen.

Abbildung 2.10: Transmissionsquelle. Die von der Kathode kommenden Elektronen tref-
fen auf cin Target und der geoutzte Strahlkegel entsteht hinter dicsem. Die Fokusgrife
wird von der Fokussierung des Elektronenstrahls bestimmt, die durch die Spulen erfolgt.

beiden konventionellen Methoden dargestellt. Treffen die von der Kathode kom-
menden Elektronen in einem Winkel < 9(0° auf die Anode, d.h. wird der Rintgen-
strahlungsanteil auf die dem Elektronenstrahl sugewandten Targetseite ausgenutzt,
spricht man von einem Reflexionstarget. Betrigt der Auftreffwinkel == 90° und die
genutzte Réntgenstrahlung entsteht hinter der Anode, spricht man von einem Trans-
missionstarget [Lut0l]. Eine wichtige Gréfe bel Réntgenrdhren ist der Fokus bew,
Brennfleck. Die Fokusgrife hat einen Einfluss auf die Schirfe der Projektionsab-
hildung (Abb. 2.11). Dabei gilt, je punktfirmiger bew. kleiner der Fokus, desto
schiirfer die Abbildung. Jedoch verringert sich auch der Strahlenfluss der Réhre mit
der Verkleinerung der Fokusgrike. Die Auswahl einer gesigneten Rihre hedeutet gin
Kompromiss ewischen der Fokusgribe und der Strahlenflussstirke.

Mikrofokusrihren haben ein magnetisches Linsensystem, das den Elektronenstrahl
fein biindelt und somit Brennfleckgriben < 10pm ermiglicht. Vorzugsweise wird bei
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Abbildung 2.11: Wirkung der Fokusgrike. Bei einer nicht punktfiirmigen Qunelle sind die
Lichtkegel, dic von den Riindern der Quelle ausgehen, gegeniber der des Quellenmittel-
punkts verschoben. [Meser Effekt macht sich mit zunehmender Fokusgriite dentlicher in
Form von Verschmierungen zuniichst in den Projektionen und folglich auch im rekonstru-
ierten Dild bemerkbar,

Mikrofoknsrihren die Methode des Transmissionstargets eingesetzt, da hierbei die
FFokussierung des Elektronenstrahls und somit die Minimierung der Fokusgrife ein-
facher ist. Andereseits muss gleichzeitig das Target vergleichsweise diinn sein, damit
die erzengten Rintgenstrahlen nicht vom Anodenmaterial selbst absorhbiert werden.
Ans diesem Grund ist die maximal einstellbare Leistung von Mikrofokusrihren ah-
hitngig von der Fokusgriibe eingeschrinkt.

Auker der Riontgenrdhre gibt es noch andere Rontgenquellen, wie die Synchro-
tronstrahlungsquellen bzw. Teilchenbeschleuniger. Dabei werden geladene Teilchen,
meist Elektronen oder Positronen, mit nahezu Lichtgeschwindigkeit auf einer Kreis-
bahn beschleunigt. Gemi$ den Maxwell-Gleichungen erzeugen beschleunigte Ladun-
gen tangential zu ihrer Dewegungsrichtung Strahlung, die zu einem Energleverlust
der Teilchen fiihrt. Diese Strahlung wird aufgrund ihrer Quelle Synchrotronstrahlung
genannt. Da die Ladungen in Form von Teilchenpaketen die Bahnen durchlaufen, ist
die emittierte Strahlung gepulst. Besonderheiten der Synchrotronstrahlung sind ihre
sehr hohe Intensitit und das breite Spektrum, das vom sichtbaren bis 2um harten
Rintgenbereich geht. Sie ist auberdem stark gebiindelt und polarisiert |Wil96].
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Abbildung 2.12: Struktur eines Gasdetektors. Gasdetektoren funktionleren nach dem

Prinzip ciner lonisationskammer, Fir den Inpendrock und die Tiele der Kanumer sollten
hohe Werte gelten, um eine hessere Wechselwirkungswahrscheinlichkeit zu erzielen.

2.1.2.2 Detektor

Die wesentlichen Kriterien, die ein Detektor in der Rinlgencomputertomographie
erfilllen muss, sind eine gute Absorption, ein hoher Wirkungsgrad bei Umsetzung
in elektrische Signale und Linearitét innerhalb des gewiinschten Energiebereichs.
Im Gegensatz zu Human-CTs, bei denen Zeilendetektoren eingesetzt werden, wer-
den beim Micro-CT Flichendetektoren verwendet. Daher ist es in der Mikrotomo-
graphie ebenfalls wichtig, welche Flichengrike bei der Herstellung erreicht werden
kann. Wahrend in der Humanmedizin mit Maximalenergien von ca. 50 keV —130 kel
gearbeitet wird, werden in der Mikrotomographie vorwiegend Réntgenstrahlen im
Energiebereich von 20 ke —50 keV eingesetet. Die Auflisung des Detelktors sollte in
der Grégenordnung <50 um oder besser legen, wobel bel den medizinischen Gerd-
ten aufgrund der gréferen Untersuchungsobjekte eine Aufldsung von ca. 100 pm im
allgemeinen ausreicht.

Im Bereich der Computertomographie werden ewel Detektortypen zur Bildaufnah-
me eingesetzt: Gasdetektoren und Festkirperdetektoren [Moy00, KHM99). Bei den
Gasdetektoren handelt es sich um cine grofe mit Gas gefiillte metallische Kam-
mer, die durch einzelne Platten in ca. lmm-Abstinden in viele kleinere Kammern
unterteilt wird (Abb. 2.12). Jeder dieser luftdicht abgeschlossenen Bereiche funk-
tioniert nach dem Prineip einer lonisationskammer und steht unter Hochdruck (ca.
20} har). Bei einer lonisationskammer erzengt der eintretende Strahl auf seiner Flug-
hahn durch das Medium Elektronen-Loch-Paare. Diese werden durch die anliegen-
de Spannung getrennt, wobei die Bewegung der Ladungstriger als Stromstof re-
gistriert wird. Als Fillmediom eignet sich ein Edelgas mit hoher Atomzsahl, um
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Abbildang 2.13: Photodiode. An der Greneflache zwischen dem p- und n-doticrten Halb-
leiter bildet sich cine Verarmmungszone, die sich durch Anlegen ciner Spannung in Sperr-
richtung vergréfiern lasst. Die durch dicse Zone dringenden Rintgenstrahlen crzeugen jo
nach Energie eine Anzahl an Elektronen-Loch-Paaren, die als Stromsignal nachgewiesen
werden.

einerseits chemische Reaktionen mit der Kammerwand zu vermeiden und anderer-
seits eine hohe Wechselwirkungswahrscheinlichkeit zu erreichen. Aus diesen Griinden
wird meist Xenon oder ein Xenon-Krypton-Gemisch verwendet. Xenon-Hochdruch-
Tonisationskammern werden noch bei Humangerdten eingesetzt, eignen sich jedoch
wegen der aufwiindigen Detektorhandhabung und der limitierten Ortsauflésung nicht
fiir die Micro-Tomographie. Auferdem ist die Detektionseffizienz von Gasdetektoren
gegeniiber Festkirperdetektoren gering, weshalb sie immer mehr von diesen abgeldst
werden [Mor95].

Bei Festkorperdetektoren unterscheidet man zwischen Halbleiter- und Szintillations-
detektoren [SB02]. Die Funktionsweise von Halbleiterdetektoren ist der einer Loni-
sationskammer #hnlich und lésst sich anhand einer in Sperrrichtung gepolten Diode
beschreiben {Abb. 2.13). Diese setzen sich aus der Kombination eines p-dotierten und
eines n-dotierten Halbleiters zusarnmen. Zwischen diesen bildet sich eine ladungstré-
gerfreie Zone (Verarmungszone), die durch Anlegen einer Spannung in Sperrrichtung
vergrikert wird. Ein Rdntgenstrahl, der in diese Zone eindringt, erzeugt Elektronen-
Loch-Paare, die aufgrund des starken Raumladungsfeldes in der Verarmmungszone
getrennt werden. Dabei wandert das Elektron in das n- nnd das Loch in das p-
Gebiet. Die Energie des einfallenden Strahls bestimmt die Anzahl der Elektronen-
Loch-Paare und somit ist das Signal zur abgegebenen Energie proportional. Sowohl
bei Gas- als auch Halbleiterdetektoren handelt es sich bzgl. der Umwandlung der
Strahlung in ein Signal um direkte Konverter {Abb. 2.14). Eine Besonderheit von
(Gas- und Halbleiterdetektoren ist, dass durch die direkte Konvertiernng die Infor-

mation liber die Energie des einfallenden Strahls vorliegt.

Das Signal in einem Szintillationsdetektor hingegen entsteht aunf indirektem Weg
(indirekte Konversion) (Abb, 2.14). Tritt ein Réntgenquant in einen Szintillations-
kristall, zB. Nal(Tl), iibertrigt es seine Energie an ein oder mehrere Elektronen.
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A

Abbildung 2.14: Konversion der einfallenden Strahlung. Bel der indirekten Konversion

wird Szintillationslichl erzcugt, dus sich i unstrukturierten Szintillator ausbreitet und so-
mit die Ortganfiisung vermindert. Die Elektronen-Loch-Paare hel der direkten Konversion

liefern hingegen ein scharfes Signal.

Ein groker Teil dieser Energie geht in Form von Phononen {Gitterschwingungen) als
Wiirme verloren. Die Restenergie regt Valenzelektronen des Materials in das Lei-
tungshand an, die wisderum heim Zuriickspringen in das Valenzhand Photonen ah-
strahlen kinnen. Damit jedoch das Elektron nicht direkt zwischen dem Valenz- und
Leitungshand hin und wieder suriickspringt und dabei ein Quant derselben Energis
emittiert, wird der Kristall zusiitzlich z.B. mit Thallium dotiert. Diese Dotieratome
erzengen Energieniveaus, die gwischen dem Valene- und Leitungsband liegen. Die
Fhotonen des Szintillationslichts werden schlieflich 2.B. mit einem Elektronenver-

vielfacher (Photomultiplier) nachgewiesen.

In den néchsten Abschnitten werden einige fiir die Rootgen-Computertomographie,
insbesondere MikroCT interessante bew. bereits eingesetete Szintillator- und Halb-
leitermaterialien vorgestellt. Als Szintillatormaterialien inden . B. Terbium dotier-
tes Gadolinium Oxysulfid (Cdy0,5:Tb bew. Gadox oder Lanex) und Thallium do-
tiertes Ciisium Iodid {CsI{T1)) breiten Einsatz und als direkte Konverter fir Riont-
genstrahlen werden Halbleiter, wie amorphes Selen (aSe), CdTe oder Cadmium Zink
Tellurid (CdZnTe oder CZT), cingesetzt,

Gadox stellt durch seine hohe Atomzahl und Dichte (7,44 _2;) einen sehr effekti-
ven Absorber fiir Réntgenstrahlen dar. Es wird in Pulverform hergestellt und an-
schliebend zu einer Seintillationsschicht susammengepresst. Das fihrt dazu, dass das
Seintillationslicht strenen und sich im Material anshreiten kann, hevor es ausgele-
sen wird. Dickere Gadox-Schichten weisen sine hohe Absorptionskraft anf, kéimnen
jedoch wegen der durch den vergriiberten Lichtkegel verursachten Unschirfe nicht
fiir hochauflésende Systeme eingesetzt werden. Dinnere Schichten reduzieren ewar
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dilnne dicke
Srintill hick Sintill hic

Abbildung 2.15: Lichtausbreitung im Szintillator. Eine diinne Szintillatorschicht hat ei-
ne geringere Absorptionskraft und der Kegel des Szintillatorlichts ist kleiner, Fine dickere
Szintillatorschicht bedeutet hohe Absorption der einfallenden Strahlung, jedoch einen gri-
feren Streukegel.

Abbildung 2.18: Csl-Kristalle. Csl-Szintillatoren werden auf einem Substrat in form von
Nadelkristallen gezogen. So leiten sie wie Glasfasern das Szintillationslicht in definierten
Bahnen weiter.

die Unschiirfe, absorhieren jedoch die sinfallenden Rintgenstrahlen schwiicher, was
zu ainer niedrigeren Sensitivitit und schlechterem Signal-Rausch-Verhiltnis (SNR
= Bignal to Noise Ratio) fihrt (Abb. 2.15).

Csl hingegen gehirt zu den strukturierten Szintillatoren. Es wichst nadellbrmig
aul einem Substrat und bietet somil einzelne, leine vertikal verlaufende Kanile,
die das Seintillatorlicht ohne Streuung weiterleiten (Abb. 2.16). Gleichzeitig hat
Csl eine deutlich geringere Atomzahl und Diechte (4,51.%;) als Gadox und muss
somit fiir gleiche Absorptionskraft als dickere Schicht vorliegen. Die Herstellung von
Csl in ausreichender Dicke begl. der Absorptionskraft und Aulldsung ist technisch
aufwiindig und mit hohen Kosten verbunden. Bei einem Fiillfaktor von 50 % kann
eine Pixelgréfe von 100 ym erreicht werden. Deide Szintillatoren, Gadox und Csl,
eignen sich zur Herstellung von Flichendetektoren.

Amorphes Selen hat eine Dichte von 4,3 Y5 und weist resultierend aus seiner ho-
hen Alsorptionskraft und niedrigem Rauschverhalten eine gute Kontrastauflosung
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auf, weswegen es bereits in der Vergangenheit im Bereich der Mammographie oder
Lungenaufnahmen Anwendung gefunden hat [SPP97]. Seine Absorptionskraft bei
60 keV liegt ca. 30 % unter der von Csl, jedoch sind bei sinem Fiillfaktor von 100%
eine Pixelgréfe von < 150um méglich [ZR95).

CdTe (5,85 %) und CdZnTe (5,78 _Z:} sind aufgrund ihrer hohen Dichte und
Atomzahl und somit starker Absorptionskraft bis zu ca. 150 keV interessante Raum-
temperaturdetektoren nicht nur fir Réntgenstrahlen [SGO01]. Durch die Legierung
von CdTe mit Zn wird eine héhere Bandliicke und daher auch eine héhere Sensitivi-
tdt erreicht [Sch00]. Beide Halbleiter weisen eine hohe Energieauflisung bei geringen
Zihlraten auf. Bei medizinischen Anwendungen ist es wegen des hohen Strahlflus-
ses nicht moglich, einzelne Quanten zu unterscheiden (Pulsmodus), sondern es wird
eher ein durchschnittlicher Photonenstrom erzeugt (Strommodus) [JM99]. Starke
Unreinheiten und Fehler im Kristall fiihren zu schweren Trappingzentren, die das
zeitliche Verhalten negativ beeinflussen, d. h. diese instahil machen nund zum soge-
nannten ,memory effect” fiihren. Eine Verbesserung konnte durch die Priisenz von
Raumladungen erreicht werden [RGGOQ]. Insgesamt wird die Verwendung von Cd-
Te und CZT in der Computertomographie nech haupsichlich von den relativ langen

Signalabklingzeiten his »u 5 ms limitiert.

Die Auslesetechnologie der aktuell kommerziell erhdltlichen digitalen Flachendetek-
toren mit Szintillatorschicht bastert auf amorphen Silizium(aSi)-Diodenflichen und
Charged Coupled Devices (CCDs}. Die erstgenannte Technologie besteht typischer-
weise aus einer Matrix von Photodioden, die nach dem oben beschriebenen Prinzip
funktionieren. Wenn das in den Szintillatoren erzeugte Licht in eine Photodiode
eindringt, werden Elektronen angeregt und ein elektrisches Signal ansgegeben. Die
Photodioden sind mit einer aktiven Diinafilmiransistormatrix (TFT) zur Auslesung
gekoppelt, Diese Technologie ermbglicht Aufnahmeflachen, die bei 20 cmx 20 cm und
grifer liegen, Photodiodenmatrizen sind geelgnet fiir Messungen mit hohen Photon-
intensititen oder wenn sehr hohe Signal-zun-Rausch Verhiiltnisse gefordert sind. Ein

Beispiel eines solchen Detektors ist in Abb. 2.17 dargestellt.

CCDs gelten mittlerweile als die fiihrende Technologie in der Hochleistungshild-
gebung. Ein CCD ist ein analoges Schieberegister, das Ladungspakete transpor-
tiert. Dieser besteht aus einer Vielzahl von zweidimensional angeordneten MOS-
Kondensatoren (MOS — Metal Oxide Semiconductor). Einfallende Photonen er-
zengen Elektronen-Loch-Paare, die wihrend der Belichtungszeit gespeichert und am
Ende der Integrationszeit zu einem Puffer und anschliefend zu einem A /D-Konverter
transferiert werden. Aufgrund dieser natiirlichen Integration haben CCD-Detektoren
ginen sehr groben dynamischen Bereich, der jedoch durch die Geschwindigkeit des
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AD-Wandler

Abbildung 2.17: Silizium-Flachendetektor. Unter der Szintillatorsehicht befindet sich cine
Matrix aus Siliziumdioden, die das Szintillatorlicht nachwelsen und als Signal weiterleiten.

A /D-Konverters und den Dunkelstrom bedingt durch thermische Effekte begrenst
wird. CCDs sind um mehrere Grikenordnungen sensitiver als Photodioden und so-

mit fiir Messungen mit geringer Strahlintensitit geeignet.

Ein Vergleich gwischen Silizium-Flichendetektoren mit direktem und indirektem
Konverter hei sehr hohen Energien von 6 MV (Megavolt-CT) wird in [PHMIZ] von
Partridge et al. prisentiert. Dabei wurden zwei Detektorsysteme der Firma Perkin
Elmer Inc. basierend anf sehr &hnlichen 512x512 aSi-Diodenfeldern und siner Pi-
xelgrike von A0 pmex40) pm ausgewihlt. Bei dem indirekten Konverter handelt
es sich um Gadox und heim direkten Konverter wuorde die Silizinm-Diodenfliche
selbst gawithlt. Fiir beide Detektoren wurde das Ranschverhalten (NPS), das zeitli-
che Verhalten, die Ortsauflisung (MTF) und die detektive Quantenaffizienz (DQE)
experimentall bestimmt, Diese Untersuchungen haben ergehben, dass das NPS, die
MTF und das zeitliche Verhalten bei beiden Systemen im Rahmen der Messgenanig-
keit wentisch waren. Der direkte Konverter weist eine leicht hithere Empfindlichkeit
fiir Rintgenstrahlen der Energie 500 keV-1 MeV aul. Auferdem lag dessen Quan-
teneffiziens 45 % unterhalb der des indirekten Konverters,

2.1.2.3 Analytische Rekonstruktion

Wie bereits erliutert, werden in der Computertomographie mehrere Réntgenpro-
jektionen vom Objekt aus verschiedenen Richtungen aufgenommen, Um aus diesen
Projektionen ein Bild zu erhalten, das die inneren Strukturen wiedergibt, miissen
diese rekonstruiert werden. Prinzipiell lassen sich swel Ansfitze von Hekonstrukti-
onsverfahren unterscheiden: die analytischen und die algebraischen Verfahren. Bei
CT-Aufmahmen werden bis auf Avsnahmen analytische Verfahren eingesetzt. Sie

gehiiren aufgrund ihrer hohen Effiziens und einfachen Implementierbarkeit 2o den
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Abbildung 2.18: Parallelprojcktion. Dic Parallelstrahlung ist der cinfachste Fall der
Durchstrahlung eines Objekts, an dem im zweidimensionalen Fall die Mcthode der Riick-
projcktion dargelegt werden kann.

meist genutzten Rekonstruktionsverfahren [K588, Her80].

In der Mikro-Computertomographie findet die 3D-Rekonstruktion unter Verwen-
dung des Kegelstrahl-Rekonstruktionsalgorithmus Einsatz. Im folgenden wird das
analytische Rekonstruktionsverfahren zunichst fiir den einfachsten Fall, bei dem
Parallelprojektionen vorliegen, erliutert [Zad96, Fuh93).

Dieser Fall der Parallelprojektion ist in Abb. 2.18 dargestellt. Ein zweidimensio-
nales Objekt, beschrieben durch die Funktion f(r,y), wird unter einem Winkel ©
von parallelen Rontgenstrahlen durchdrungen. Die matheratische Beschreibung der

Projektion pg(l} ist durch ein Linienintegral lings einer Geraden { gegeben

pell} = [  flz,y)ds. (2.8}
©4

Unter der Nutzung der Diracschen Delta-Funktion und Sunbstitution des Integrati-
onswegs durch die Geradengleichung I = z - cos @ + y - sin @ erhilt man die Radon-

transformation

too  peo
pa(l) = [ flz,1)8(x - cos © + y - 5in © — Hdady. (2.9)

Ihren Namen hat die Radontranstormation vom Mathematiker Johann Radon (1917),
der diese Beziehung eingehend untersuchte. In der analytischen Rekonstruktion geht
es darum, diese Gleichung zu invertieren, das heifit, unter Verwendung der vorhan-
denen Informationen {iber die Projektionsdaten pg{l), f(x,y} zu bestimmen und
somit das Ohjekt zu heschreiben,
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Diese Voriiberlegungen konnen jetzt auf die Rekonstruktion im CT angewandt wer-
den, wenn man ausnutzt, dass sich das Schwichungsgesetz (Gl 2.1} durch Logarith-
mieren der Intensititen und mit der Definition p = In() in Form von G1. 2.8 schrei-
ben lisst. Das Rekonstruktionsproblem in der CT erfordert also die Berechnung der
inversen Radontransformierten. Zur Berechung dieser Inversen ist es niitzlich, GL. 2.9
ausgehend von den Formeln fiir die eindimensionale Fouriertransformation
oo _

Flw)= Flz)e “®dx (2.10)
utnzuschreiben, Angewandt auf die Radontransformation erhalt man fiir die eindi-
mensionale Fouriertransformation Fg{w)

+oo .
f p@(l) . e—thwldl

e =]

P(.)(w)

=

+oo +oo +oo '
f [/ f(ﬂ'/') Z_U)&(CL‘ -cos© + Y- gin ©® — t)dwdy] A 87127rw.!dl

+oR +oo +oc .
/ Flz,y) [[ S{z-cos©+y-sin®@ —1)- e_’r‘)“mdl] dxdy

oo

+0o +oo
/ Fla, ) - e~ Erlwes O4usine) g gy,

o =] —0

= F(u,v) (2.11)

wobel u = w-cos® und v = w-sin@ als um einen Winkel © rotierte Ortsfre-
quenzen aufgefasst wurden. Die eindimensionale Fouriertransformation der Radon-
transformierten kann somit als zweidimensionale Fouriertransformation unter dem
entsprechenden Winkel © der gesuchten Funktion f(z,y) anfgefasst werden. Dies
ist der Inhalt des Fourier-Schnitt-Thecrems und kann wie in Abb. 2.19 graphisch
dargestellt werden. Das Fourier-Schnitt-Theorem ermdglicht die Inversion der Ra-
dontransformation mittels der inversen Fouriertransformation. Da die inverse Fou-
riertransformation ebenfalls eine Fouriertransformation ist und sich Fouriertrans-
formationen hochst effizient mittels des Fast-Fourier-Transform(FFT}-Algorithmus
programmieren lassen, stellen diese Fourier-Methoden eine einfache Losung des Re-

konstruktionsproblens dar.

In der Praxis verwendet man allerdings in der Regel die Methode der ,gefilterten
Riickprojektion”. Hierzu schreibt man die inverse Fouriertransformation in Polarko-
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Frequenzraum

Abbildung 2.19: Grafische Darstellung des Fourier-Schnitt-Theorems. Die Projektionen
werden fouriertransformiert und entlang der entsprechenden Ursprungsgeraden in den Fre-
quenzraum des Objekts iibertragen, wo eine 2D-Fouriertransformation durchgefiihrt wer-
den kann

ordinaten (r, ¢)

flx, v}

+oo ptoo .
/ f Flu,v) - e2mustowl gody
—co o —oo

27 oo
[ / F(T’, (p)ei%r(wcosqwfysin ) rdr d(P
0 0

w oo ) i
/ U F{r, ) - e?TEesetvsngl | ¢ | dr | dop (2.12)
1]

-0

wobei das erste Integral in die Integrationsbereiche 0 bis 7 und 7 bis 27 aufgesplittet
wurde und die Eigenschaft

Flr,o+m) = F(—r,p) (2.13)

heriicksichtigt wurde. Mittels Substitution der eindimensionalen Fouriertransfor-
mierten der Projektion Pg(w) fiir die sweidimensionale Fouriertranformierte F(r, )
nach Gl 2.11 erhilt man

flz,y) =f Gp{zcos© + ysin O)dyp (2.14)
0
mit der gefilterten Projektion
Golt) = f P, (r)Irle® ™ dr. (2.15)
0
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Abbildung 2.20: Vergleich der gefilterten und einfachen Riickprojektion. Wihrend bei
einer einfachen Riickprojektion alle Schwiichungsprofile logarithmiert, riickprojiziert und
anschliefend summiert werden, werden diese bel einer gefilterten Riickprojektion zunfichst
mit einer Filterfunktion gefalten. Die Filterung fiihri dazu, dass die sternformige Ver-
schmierung an den Réndern aufgehoben wird und ein scharfes Bild entsteht [Mor95].

5
—t
<

Bildlich gesprochen bedeutet Gl. 2.14, dass die aufgenommenen Projektionen nach
der Filterung (Gl. 2.15} iiber die Bildfliche in Richtung der Quelle ,zuriickgeschmiert*
werden.

Wenn man die Riickprojektion aus Winkeln {iber 180° ausfiihrt, erhilt man die
Objektfunktion f(z,y). Dabei gilt, je mehr Projektionen, d.h. je kleiner die Win-
kelschritte, desto genauer wird diese Aussage. In der Praxis filhren die notwendige
Diskretisierung der Integrale und des Voxelgitters aufgrund von Uberlagerungen
beim Riickprojektionsverfahren insbesondere an Kanten zu einer gewisse Unschérfe.
Darum wird eine spezielle Filterung (Hochpassfilterung} auf die Projektionen ange-
wandt. Diese weist negative Werte an den Flanken der Profile anf und kompensiert
somit die Unschirfe. Daher nennt man dieses Verfahren gefilterte Riickprojektion
(engl. ,Filtered Back Projection”).In Abb. 2.20 werden das Verfahren der einfachen
und der gefilterten Riickprojektion gegenfibergestellt.

Bisher sind wir von Parallelstrahlen ansgegangen, die historisch gesehen bei der
ersten Generation von CT-Gerften eingesetzt wurde. Heute taucht die Parallel-
strahlgeometrie im Zusammenhang mit Synchrotronstrahlung als Réntgenquelle auf.
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Abbildung 2.21: Ficher- und Kegelstrall. Der Facherstrahl (links) bildet cine Schicht
des Objekts auf einen Zeilendetektor ab und st somit eine Untermenge des Kegelstrahls
{rechts), der das gesamte Objekt auf cinmal auf cinen Flichendetektor abbildet.

Ab der eweiten Generation ven CT-Gerditen wurden Rontgenguellen mit fcherle-
miger Strablung benutzt, was bis heute noch in der Medizin Verwendung findet
{Abb. 2.21). In der Mikro-Computertomographie wird jedoch hauptsiichlich die Ke-
gelstrahlgeometrie eingesetzt, welche nicht nur deutlich kiirzere Messzeiten zur Folge
hat, sondern auch nach einer geeigneten Rekonstruktion direkt ein dreidimensionales
Bild des Objektes liefert. Hierzu muss der Algorithmus der gefilterten Riickprojek-
tion modifiziert werden und es miissen, da nicht mehr p() = ply + 1807) gilt,
Projektionen aus dem vollstindigen Krels um das Objekt verwendet werden.

Der wohl am meisten verwendete analytische 3D-Rekonstruktionsalgorithmus [ir
Kegelstrahlgeometrien ist der Feldkamp-Algorithmus, der den Namen seinem Ent-
wickler L.A.Feldkamp verdankt [FDK&4]. Das Feldkamp-Verfahren als gefilterte
Riickprojektion lidsst sich ebenfalls aul zwei Schritte zuriickfiihren: Filterung der
Projektionen und Riickprojektion der Projektionen in Richtung der Quelle. Hierbei
wird aber ausgehend von gweidimensionalen Projektionsbildern dreidimensional zu-
riickprojeziert. Wihrend bei den Parallelstrahlen die Riickprojeltion senkrecht zur
Bildebene verliuft, werden bel Fécherstrahlen in x-Richtung der Projektionsebene
und bei Kegelstrahlen in x- und y-Richtung die Winkel beriicksichtigt. Der von al-
len Seiten durch die Strahlung erfasste Bereich, der Rekonstruktionsbereich, ist im
Fall van Kegelstrahlung kugelfdrmig. Die veriinderte Geometrie wird durch elnen
Gewichtungsfaktor heriicksichtigt. Als Filterfunktion wird ein ,Ramp"-Filter singe-
setzt, der alle Frequenzen abschneidet, die aufgrund der Grisse der Detektorpixel

nicht mehr erfasst werden kimnen.
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Abbildung 2.22: Filterung. Die typische Struktur der in der CT eingesetzten Faltungs-
kerne (links) ist dargestellt. Die korrespondierende Filterfunktion (rechts) in der Frequenz-
darstellung wird bei :ti abgeschnitten, um die Gréke der Detektorelemente zu beriick-
sichtigen.

2.1.3 Charakterisierung einer Réontgen-Computertomographie-

Anlage

Die Abbildungsfehler eines bildgebenden Systems sind nicht nur durch Justierfehler
bedingt, sondern auch durch Systemeigenschaften wie das Rauschen, die Strenung
des Lichts im Szintillator, die zu Ubersprechverhalten zwischen den Pixeln fiithren,
oder durch die Optik bedingte Verzerrungen, die ebenfalls eine Unschirfe in Bild
verursachen. Aus diesem Grund sind Gréken wie die Modnlationsiibertragnngsfunk-
tion (Modulation Transfer Function, MTF}, die Informationen fiber die riumliche
Auflésung bietet, und die Detektive Quanteneffisienz {Detective Quantum Efficien-
cy, DQE), die iiber das Signal »zu Rausch Verhaltnis (Noise Power Spectrum, NPS)
das Rauschverhalten wiedergibt, fiir die Charakterisierung eines Systems von Be-

deutung.

2.1.3.1 Systemgeometrie

Die Systemgeornetrie, d.h. die Position der einzelnen Komponenten und ihre rela-
tive Lage zueinander, sind entscheidende Eingangsgréfen fiir die Rekonstruktion
in der Kegelstrahlgeometrie. Falsche Angaben fiihren hier zu Artefakten im rekon-
struierten Bild. Die Idealgeometrie eines Scanners ist im Bild 2.23 dargestellt. Die
Rotationsachse liegt zwischen der Quelle und dem Detektor parallel zu der Detektor-
fliiche und senkrecht zu der Mittelebene, wobeil diese im Idealzustand durch diejenige
Strahlehene, die den Fokus und die Detektormitte in einem rechten Winkel mitein-
ander verbindet, definiert wird. Die Projektion der Rotationsachse ist parallel zu den
Pixelspalten und liegt in der Mitte des Detektors. Wie im Bild 2.24 verdeutlicht,
konnen verschiedene Formen von Fehlstellungen (misalignments) gegeniiber dieser
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Abbildung 2.23: ldealpeometrie eines CT-Scanners. Im I[dealfall verlinft die Mittelebene
vom Mittelpunkt des Quellenfensters senkrecht aul den Mittelpunkt des Detektors, Gleich-
zeitig stehen die Mittelebene und die Rotationsachse senkrecht anfelnander.
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Abbildung 2.24: Misalignments. Verkippung und Verschiebung der Rotationsachse und
Mittelebene gegeniiber der Idealposition fithren zu Fehlern in Form von Verschmierung und
Versetzung im rekonstruierten Qild.

Idealgeometric auftauchen. Wenn man die Rotationsachse und die Quelle betrachtet,
kénnen diese jeweils in Richtung des Strahls und /foder senkrecht dagu verkippt oder
verschoben sein, Eine Verschicbung in Richtung des Strahls Fihrt zur Anderung
des Vergriberungsfaktors, wihrend eine Verschiebung parallel zur Detektorebene
Doppelkonturen im rekonstrulerten Bild verursacht. Verkippungen in jeglicher Art
bewirken ein Ubersprechen zwischen den Schichten und falsche Gewichtungsfakto-
ren bei der Rekonstruktion. Der sichthare Effekt ist eine verschmierte Darstellung je
nach Grad der Verkippung und Struktur des Untersuchungsohjekts. Die detaillierte
Untersuchung der wichtigsten Fehlstellungseffekte, die bei einem Computertomo-
graphen auftreten kiinnen, und deren softwarebasierte Korrektur wird in |Tau02)
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MTF

Abbildung 2.25: Bespicle fiir MTF-Kurven. Dic MTF beschreibt den Kontrast von Bild-
komponenten als Funktion ihrer Frequenz bzw. Grifie. Dabei gilt, je flacher die MTF-Kurve
umso besser ist sie. Folglich zeigt Kurve 3 die héchste und Kurve 1 dic geringste Auflsung.

behandelt. Im Allgemeinen ist es jedoch auch wichtig und hilfreich, die Fehler des
eigenen Systems zu kennen und dementsprechend die Resultate zu interpretieren.

2.1.3.2 Modulationsiibertragungsfunktion

Die Modulationsiibertragungsfunktion (madulation transfer function, MTF) ist ein
Mak fiir die rdumliche Auflésung, die mehr als nur die Grenzanflésung angibt, und
somit ein sehr wichtiges Kriterium zur Beurteilung fiir die Darstellungsqualitit eines

hildgehenden Verfahrens.

Die MTF ist durch

Kontrastausgang

MTF(f) = (2.16)

Kontrasigingang

definiert. Der typische Verlauf einer solchen Kurve ist in Abb. 2.25 dargestellt. Bei
der Frequenz f handelt es sich um eine Ortsfrequenz. Thre Einheit lautet Linienpaare
Pro mim (ni—';n), wohei ein Linienpaar aus einer weifien und einer schwarzen Linie, die
nebeneinander stehen, bhesteht. Die MTF kann nicht nur fiir ein ganzes Systemn,
sondern auch fiir seine einzelnen Komponenten bestimmt werden, die sich dann

multiplikativ zu der System-MTF zusammensetzen lassen.

MTFSystem(f) = MTFKompl (f) ‘ MTFKmp?(f) """ MTFKompN(f) (2-17)

Mathematisch heschreibt die MTF die Antwort eines Systems auf ein deltaférmiges
Signal. Theoretisch geht es bei der Messung darum, eine mdéglichst kleine punkt-
formige Struktur abzubilden, Das Antwortsignal wird als Punktbildfunktion (point
spread function PSF) begeichnet, deren Fouriertransformation zur gesuchten Mo-
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Eingang Ausgang

Bild-
gebendes
System

===

Abbildung 2.26: Messung der MTF mit Linienraster. Linienpaare unterschiedlicher Fre-
quenz werden durch das bildgebende System unterschiedlich in ihrer Intensitit und ihrem
Kontrast geschwécht, Das Auftragen des progentualen Kontrastes gegen die Frequenz liefert
die gesuchte MTF-Kurve.

dulationsiibertragungsfunktion fiihrt.

MTF(f) =| F{PSF bzw. L§F} |= ’\/% f LSF(z) bzw. PSF(z) - e *dz
°° (2.18)

In der Literatur werden verschiedene Methoden zur Messung der System- und Detektor-
MTF vorgestellt, wobei sich diese &hneln. Es gibt hauptséichlich drei Mdglichkeiten
zur Bestimmung der Scanner-MTF. Die erste dieser drei Methoden wurde von P.F.
Judy vorgestellt [Jud76]. Dabei wird das Tomographiebild einer scharfen Kante auf-
genommen, dessen Profil im Schichtbild eine Linienbildfunktion (line spread function
LSF} darstellt und {iber eine Fouriertransformation die MTF liefert. Ein Jahr spiter
haben C.J. Bischof et al. [BE77] mit Hilfe eines senkrecht zur Schichtebene einge-
spannten Drahtes, deren Profil die Punktbildfunktion ist, die zweidimensionale MFT
gemessen. Die dritte Mdglichkeit ist die Darstellung von Linienpaaren zunehmender
Frequenz in einem Schichtbild [DM82]. Je nach Intensititsverhiltnis zum Originalsi-
gnal wird jeder vorkommenden und noch zu erkennenden Frequenz ein Wert (100 %
his 0 %) zugeordnet, deren Verhindung durch eine Ausgleichskurve die MTF ergibt
(Abb. 2.26). Analog kann die Detektor-MTF durch die Aufhahme einer auf dem
Detektor positionierten Kante, eines diinnen Schlitzes hzw. Drahtes [FTI192] oder

Bleirasters gemessen werden [CF87)].

2.1.3.3 Detektive Quanteneffizienz

Zur Quantifizierung der Darstellungsqualitit ist es wichtig, das Rauschen und die
damit verbundenen Bildfehler zu kennen und moglicherweise zu tninimieren, Ein
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Mak fiir die Verschlechterung des Signals dureh das Rauschen ist die Detektive
Quanteneffizienz (detective quantum efficiency, DQE) [SAEM 98, DER*95]. Sie ist

definiert durch SN2
Ansgang (2.19)

SN H%ingang

DQE(f) =

Dabei sind SN Rpingang Und SN Rausgang die Signal zu Rausch Verhiltnisse (signal
to noise ratio, SNR) der Quanten am Detektoreingang und des Bildes am Detekto-

rausgang. Eine quivalente Definition lautet:

5% MTF?(f)

DQE() = "5 Npsis)

(2.20}

wobel § das durchschnittliche Bildsignal, ¢ der Quantenfluss, MTF die Modula-
tionsiibertragungsfunktion des Systems und NPS das ,noise power spectrum” des
Bildes ist. An dieser Definition ist zu erkennen, dass die DQE die Sensitivitdt und
die Rauschleistung eines bildgebenden Systems vereinigt. Sie beschreibt den Wir-
kungsgrad, mit dem anftretende Rontgenstrahlung in ein Signal umgewandelt wird.
Der ideale Detektor hat eine DQE von 100 %.

Das normalisierte zweidimensionale NP3 fiir ein digitales System ist gegeben durch:

NPSuormlfor ) = <‘<F(I§:,y))) > ﬁ:ﬁy_ (2.21)

F(I(x,y)} ist die Fouriertransformierte des Rauschhildes und die Klammern < >
stehen fiir den Durchschnitt {iber das Ensemble an Rauschbildern. Nx und Ny sind
die Anzahl und px und py die Kantenlange der Pixel in x und y-Richtung. Das

Ergebnis dieser Gleichung liefert das NP3 fiir alle im Rauschbild vorkommenden
Frequenzen [SCJ02, BRWT01].

Eine weitere Grifke, die wir zur Bestimmung der DQE bendtigen, ist der Strahlfluss
. Er kann theoretisch mit der Formel

Ernaz
=1t [ Ny(E) . e-tuBihgp (2.22)
0

berechnet werden. Dabei ist I der Rohrenstrom, t die Aufnahmegeit, No(F) das
Rintgenspektrum, i, der Gesamtschwichungskoeffizient des Materials zwischen
der Quelle und dem Detektor und h der Abstand zwischen der Cluelle und dem
Detektor. @ kann auch durch die Messung der Dosis pro Aufnahmeeinheit bestimmnt
werden. Hier gilt bei einem bekannten Quellenspektrum N(E} und der Dichte- pryz
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und Schwichungswerten ften r.5e von Luflt die Formel

fiPmes N(E)dE 2.23
= ' Emes en, Ly (1) ’
fO N(E)F PLuft E-C

| e

E<3 —19 4
lng . 1R:1,6022:10 - T
33’SH 2,58-10*45

C ist ein Faktor, der sich aus Konstanten zusammensetzt: C' =

Das Ziel und auch die Schwierigkeit in der Praxis, z.B. bei Aufbau oder Wahl eines
Detektors, liegt in der gleichuzeitigen Optimierung der DQE und MTF. Das Problem
ist, dass eine Verbesserung der DQE «zur Verschlechterung der MTF und urngekehrt
fiihrt. Die MTF lasst sich #.B. bei einer CCD Kamera durch Verkleinerung der Pixel-
grifbe erreichen, da dadurch eine héhere Schirfe gewonnen wird. Gleichzeitig nimmt
jedoch die Flache fiir die Abgrenzung der einzelnen Transistoren zu und es gehen
im Verhiltnis mehr Photonen verloren, was einer Verschlechterung der DQE gleich
kommt. Umgekehrt 1dsst sich die DQE durch die Zunahme der Leuchtstoff- oder
Szintillatorschicht verbessern, da dadurch die Umnmwandlungsrate der Réntgenstrah-
len in Photonen steigt. Eine dickere Schicht bedeutet jedoch auch mehr Strenung
innerhalb der Schicht und Ubersprechverhalten zwischen den Pixeln. Daraus resul-

tiert ein unschirferes Bild und somit auch eine schlechtere MTF.

2.2 Grundlagen der Positronen-Emissions-

Tomographie

Die Positronen-Emissions-Tomographie (PET) hat sich in den letzten Jahren zu ei-
nem wichtigen diagnostischen Verfahren auf dem Gebiet der Onkologie, Neurologie
und Kardiologie entwickelt. Sie ist ein nicht-invasives nuklearmedizinisches Bildge-
bungsverfahren, mit dem Stoffwechselvorgiinge im Kérper sichtbar gemacht wer-
den kénnen. Sie liefert funktionelle Bilder, die im (Gegensatz zu Single-Photonen-
Emissions-Tomographie (SPECT) eine guantitative Aussage {iber die Aktivitéts-
verteilung (in é‘—fl;) im Kérper erlauben. Wihrend bei SPECT die Gammaquan-
ten als planare Aufnahmen erfasst werden, macht sich PET den physikalischen
Prozess des f*-Zerfalls und die daranf folgende Annihilation zunutze und erzeugt
somit absolut quantifizierbare Bilder [WWHS9]. Im Gegensatz zu der Riéintgen-
Computertomographie enthalten diese Bilder wenig Informationen {iber die Ana-
tomie. [Hei03] gibt einen Uberblick iiber die heute vorhandenen PET-Geriite und
deren neueste Technologien.
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2.2.1 Radioaktiver Zerfall

Jedes Atom besitzt in seinern neuntralen Zustand so viele Elektronen in der Hiille
wie Protonen im Kern. Protonen und Neutronen bilden in unterschiedlichen Kon-
figurationen die verschiedenen in der Natur vorkommenden Atomkerne eines Ele-
ments, die unter dem Begriff "Isotope" zusammengefasst werden. Das heift, bei
gleicher Kernladungszahl (— Anzahl der Protonen) kénnen fiir das gleiche Atom
unterschiedliche Neutronenzahlen auftreten. Die Benennung von Isotopen erfolgt in
der iiblichen Schreibweise 4X, bei der A fiir die Ansahl der Nukleonen (Massen-
zahl) und Z fir die Anzahl der Protonen {Ordnungs-/Kernladungszahl) im Kern
steht. Die Mehrzahl der vorkonunenden Isotope sind instabil und zerfallen unter
Aussendung ionisierender Strahlung, um in einen energetisch glinstigeren Zustand
fiberzugehen. Der zeitliche Verlauf des Zerfalls N(t) von Ny Kernen l4sst sich durch
eine Exponentialfunktion (Zerfallsgesetz) beschreiben

N(t} = N ™ (2.24)

wobei A die Zerfallskonstante ist. Eine charakteristische Grofe in diesern Zusammen-
hang ist die Halbwertszeit T%, die diejenige Zeitspanne angibt, nach der die Halfte

der Nuklide N, zerfallen sind
_In2
=5

Damit ein Nuklid in der nuklearmedizinischen Diagnostik eingesetzt werden kann,

T (2-25)

B2l

muss seine Halbwertszeit je nach Untersuchung zwischen einigen Minuten und Stun-
den liegen. Sie darf einerseits nicht zu kurz sein, um tiberhaupt eine Anwendung zu
ermbglichen und andererseits nicht zu lang, um eine gewisse Zihlrate in den De-
tektoren zu gewihrleisten und die nachfolgende Strahlenbelastung des Patienten

moglichst gering zu halten.

Die aus den Zerfillen entstehende ionisierende Strahlung lisst sich in die drei Ar-
ten -, 5- und y-Strahlung unterteilen. Die o-Strahlung ist eine hochenergetische

Teilchenstrahlung, die aus Heliumkernen {*He*) besteht.
a : AX = 573X 44 He (2.26)

Die Beta-Strahlung hzw. Beta-Zerfall 1dsst sich in drei Kategorien aufteilen:

B . n—opte +v
At p—oatet+v (2.27)
EC : p+e —n+v
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Beim g -Zerfall entsteht aus einem Neutron n ein Proton p, wobei ein Elektron
e~ und ein Antineutrino ¥ ausgesendet werden. Bei diesem Prozess erhéht sich die
Kernladungszahl des Atoms. Beim 57- bzw. Positronen-Zerfall zerfillt ein Proton p
in ein Neutron n unter Aussendung eines Positrons e und Neutrinos v, was zn einer
Abnahme der Kernladungszahl fiihrt. Wihrend bei 8%- und A~-Zerfall ionisierende
Strahlung in Fortn von Elektronen bzw. Positronen emittiert wird, entsteht beim
EC (electron capture) durch Einfang eines Elekirons aus der K-Schale zusamren
mit einem Proton ein Neutron im Kern.

Iin Falle der Gamnmastrahlung handelt es sich um Photonen hoher Energie, die
entstehen, wenn durch Wechsel des Energieznstands Energie freigesetzt wird. Ein
solcher Wechsel des Energiezustandes des Atomskerns setzt eine Anregung voraus,
die durch einen vorhergehenden cx— oder 8—Zerfall geschieht. Das heift, Gamma-
strahlung tritt als Produkt der obigen Zerfallsprozesse auf. Ausserdem kann Gam-

mastrahlung bei einem #t-Zerfall durch Zerstrahlung der Positronen entstehen.

Dieser ist der fiir die Positronen-Emissions-Tomographie wichtige Prozess. Grund-
legend ist dabei der At-Zerfall und die daraus resultierenden Positronen e*. Welche
physikalischen Phénomene swischen der Erseugung der Positronen und der Signa-
lerfassung in den Detektoren stattfinden, wird im folgenden Kapitel erldutert.

2.2.2 Wechselwirkung von Positronen mit Materie

Positronen sind Antiteilchen von Elektronen und haben eine sehr kurze Reichweite,
wahrend der sie auf verschiedene Weisen mit der Materie wechselwirken. Die wohl
fiir PET grundlegendste Wechseiwirkung ist die Annihilation ("Vernichtung"}. Da-
bei treffen ein langsames Positron, das nach dem Beta-Zerfall durch Energieverlust
auf dem Weg durch die Materie entstanden ist, und ein Elektron aufeinander und
zerstrahlen unter Einhaltung des Ladungs-, Energie- und Impulserhaltungsgesetzes
71l Photonen. Die Entstehung von zwet Gammaguanten ist mit héchster Wahrschein-
lichkeit behaftet (Gl. 2.28), wobei die beiden Gamma-Quanten jeweils eine Energie
van 511 keV besitzen, die der Ruheenergie eines Elektrons (m,.c”) entspricht.

et +e” = 2y (2.28)

Der Winkel zwischen den beiden Photonen betriigt bei absolut ruhenden Reaktions-
teilchen 180° (Abb. 2.27). Jedoch variiert dieser Winkel aufgrund der vorhandenen
Restenergie (einige V) der thermischen Positronen und der damit gegebenen Impuls-
verteilung gaubformig mit einer Halbwertsbreite von 0,3°. Die Wahrscheinlichkeit fiir
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Abbildung 2.27: Annihilation. Ein ans dem durch §7-Zerfall Positronen emmittierenden
Traeer kommendes Positron, das zuniichst dber diverse Weehselwirkungen seine kinetische
Energle verliert, trifft auf ein Elektron in der Materie und zerfiillt in zwel y-Quanten, die
i entgegengeseizte Richlungen suscinunderflicgen [Hei0o)].

eine Annihilation steigt mit zunehmender Kernladungszahl der Umgebungsmaterie
und abnehmender Positronenenergie. Aus diesem Grund finden vor der Annihilation
andere Prozesse statt, hei denen das Positron seine kinstische Energie fast vollstin-

dig ahgibt.

Neben der Annihilation gibt es drei weilere Wechselwirkungsarten, die swischen
Positronen und der sie umgebenden Materie auftreten kionnen. Diese sind die Viel-
fachstreuung, die Ionisationsbremsung und die Bremsstrahlung. Wenn ein Positron
mehrfach amn Coulomb-Feld von Atombkernen elastisch gestreut wird, sprichl man
von Vielfachstreuung. Das Streuverhalten von geladenen Teilchen in Materie wird
von der Rutherford-Streu-Formel beschricben [ME94). Die Streuwahrscheinlichkeit
wiichst bel abnehmendem Streuwinkel und steigender Kernladungszahl des Streu-
gentrums. Aus diesem Grund wird das geladene Teilchen mehrfach unter kleinen
Winkeln gestreut (Kleinwinkelstrenung).

Bei der Tonisationshremsung wird ein geladenes Teilchen (hier: Positron) an einem
Hiillenelektron inelastisch gestrent und es findet eine Energisibertragung anf diesen
statt. Ab einer bestimmten Energieschwelle wird das Atom angeregt oder ionisiert.

Als weiteren Effekt kinnen analog zu positiv und/oder negativ beschleunigten (Ab-
bremsen durch das Target) Elektronen in der Rintgenréhre (Kap. 2.1.2.1) auch
Positronen durch Abbremsen im Atomkernfeld in der Materie Bremssirahlung er-
ZRUFERT.

Bei all diesen Prozessen verliert das Positron, wie oben angedeutet, nahesu seine

gesamte kinetische Energie (thermisches Positron) und annihiliert ansehliebend mit
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- f‘ﬁ .s..k.w_h.

Abbildung 2.28: Prinzip ¢ines PET-Scanners, Nach der Injektion des Tracers werden die
in der Annihilation entstandenen -Quanten-Paare im Detektorring registriert, fiber einer
Koinzidenz- und Auswertungselektronik ausgewertet und anschliefend zu Schichtbildern
rekonstruiert [Hei00],

einem Elektron zu zwel Photonen. Das bedeutet, dass es nicht auf einem geradli-
nigem Weg abgebremst wird, wobei seine Reichweite bei den iiblich verwendeten
Isotopen 2.1 abhdngig von der Maximalenergie der Positronen his zu 1,5mm betrigt
[CCE*T75].

2.2.3 Funktionsweise eines PET-Scanners

Um die physikalischen Effekte des Beta-Zerfalls, insbesondere der Annihilation, fiir
PET-Aufnahmen (Abb. 2.28) verwenden #u kénnen, muss dem Patienten eine ra-
dioaktive Substanz - im Falle der PET ein Positronenstrahler - injiziert werden. Da-
zu werden fiir die nuklearmedizinische Diagnostik notwendige Stoffwechselsubstrate
(z.B. Glukose) mit radicaktiven Elementen markiert. Diese Stoffe werden aufgrund
der geringen Substanzmenge "Tracer” (engl. Spur) genannt. Die am hiufigsten ver-
wendeten Marker sind Kohlenstoff—11 ("), Stickstoff—13 ("N}, Sauerstoffi—15
(") und Fluor—18 (**F). In Tah. 2.1 ist eine kleine Auswahl an markierten Ver-
bindungen und ihr Einsatzgebiet aufgefihrt.

Die Gammaguanten, die aus der Annihilation der Positronen entstehen, werden im
Detektorsystem (meist ringfinmige Anordnung) des Tomographen innerhalb eines
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Verbindung Anwendung

Ha!%0, C1%0,, CH3'*F, 1“O-Butanol | Hirndurchblutung

"o, U0 Blutvolumen

150, | Sauerstoffverbrauch
2-["*F-Fluoro-2-deoxy-D-glucose (FDG) | Glukose-Stoffwechsel

Tabelle 2.1: Einige der wichtigen radioaktive markierten Verbindungen, die bei PET-
Untersuchungen eingesctzt werden, sind hier awfgefiihet,

Abbildung 2.29: Aufnahme der Ereignisse. Von jedem aktiven Punkt gehen isotrop viele
~-Paare aus. Der Schnittpunkt aller von einem Punkt ausgehenden Paare gibt den Ort des
aktiven Dereichs und deren Anzahl die Aktivitit an dem Punkt an,

kursen Zeitfensters in Koinzidenz, d. h. gleichzeitig, registriert (Abb. 2.29). Dasu
wird eine Koinzidenz- und Auswertungselektronik eingesetzt, bevor aus den Daten
mit Hilfe einer geeigneten Rekonstruktion ein Bild berechnet wird. Das Koinzidenz-
zeitfenster liegt iiblicherweise ewischen 10—20 ns. Bei der Festlegung dieses Wertes
miissen mehrere Faktoren beriicksichtigt werden. Bein geomelrisch betrachtet ist
die maximale zeitliche Weglinge zwischen dem Annihilationsort und dem Detektor
duberst kure. Zusitelich wird je nach Kristalleigenschalten und Elektronikgeschwin-
digkeit der Detektor eine bestimime Zeit bendtigl, um die Aufbahme eines einzigen
Koinzidenzsignals zu vollenden, Da die Detektorzeit wesentlich linger ist als die geo-
metrische Zeit, wird die Linge des Koingidenzfensters durch die erstere bestimmt.

Nur wenn zwel in Koinzidenz geschaltete Detektoren gleichzeitig -innerhalb des
Zeitfansters- jeweils ein Finzelereignis (genannt ,Single”) detektieren, werden die
Ereignisse gewertel. Dabei sind folgende Ereignisse @u unterscheiden (Abb. 2.30):

s Echte Koinzidenzen (Trues): Beide 511 keV-Cluanten einer Annihilation
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werden in zwei in Koinzidenz geschalteten Detektoren nachgewiesen. Dabei
wurde keines der beiden Quanten gestrent und die Verbindungslinie zwischen
den beiden Detektoren gibt die korrekte line of response” (LOR) wieder, anf
der sich der Ort der Annihilation befindet.

¢ Gestreute Koinzidenzen (Scatter): Durch Streuung einer oder beider Quan-
ten werden diese auf einen anderen Weg abgelenkt und treffen auf gegeniiber
dern urspriinglichen versetzte Detektoren. Die Streuung von 511 keV Photonen
erfolgt liberwiegend in Vorwirtsrichtung, so dass der Streuwinkel normalerwei-
ge klein ist. Findet jedoch die Registrierung der beiden Quanten innerhalb des
Koinzidenzfensters statt, wird eine falsche LOR. festgelegt, auf der die Vernich-
tung stattgefunden haben soll Die Wahrscheinlichkeit fiir diesen Koinzidenz-
typ ist sehr hoch und kann je nach Groke des Messobjekts bis zn 30 % der
Gesamtkoinzidenzen ausmachen.

¢ Zufillige Koinzidenzen (Randoms): Wenn die Quanten zweier verschiedener
Annihilationen nahezu gleichzeitig innerhalb des Koinzidenzfensters registriert
werden, entsteht ebenfalls eine falsche LOR. Randoms kinnen auch durch
Einstrahlungen von auferhalb des ,Field-of-View" (FOV) des Scanners, z.B.
durch aktive Organe, die nicht untersucht weden, wie die Blase, verursacht
werden. Die Anzahl der sufilligen Koinzidenzen ist proportional zur Anzahl
der Singles eines betrachteten Detektorpaares (1, j) und kann durch die Formel

NRandom = 2TNiNj (229)

ausgedriickt werden, wobei 7 die Breite des Koinzidenzfensters ist.

Nach der Aufnahme der Koinzidenzsignale werden diese zu Bildern rekonstruiert, die
Aufschluss iiber die Aktivititsverteilung im Untersuchungskirper geben. Typischerweise
wird bei klinischen Gerditen eine Ortsaufldsung von 4—6 mm erreicht. Als Szintil-
latormaterialien kommen Bismut Germanat (BGO) oder mit Thallinm dotiertes
Natriumjodid {Nal(Tl}) zun Einsate.

Auch Positronen-Emissions-Tomographen finden seitens der Pharmaindustrie und
der Medizin breiten Einsatz in der Tierforschung. Seit Mitte der 90—er Jahre exis-
tieren in diesem Bereich Geriite, die durch nene Technologien und Szintillatorma-
terialien, wie Lutetium—QOxyortho—Silikat (LSO}, eine Auflisung von < 2 und
eine hohere Sensitivitdt ermdglichen und somit einen Einblick in die biclogischen
Vorgéinge in Tieren gewdhren.
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Abbildung 2.30: Komgidenztypen, Lo Idealfal]l gelangt jodes Paar ohoe weitere Woeeh-
selwirkungen innerhalb eines Zeitfensters 2n entgepengesetzten Detektoren und wird dann
als Ercignis weggeschricben (Trues). Wird cin oder beide Gammas gestreut, sprichl man
von Seatter. Gehfiren die beiden in Kolnzidenz registrierten Gammas zu unterschiedlichen
Ercignissen, Liegt cin Random vor.

2.2.4 FKorrekturverfahren

Verschiedene Aspekte bel einer PET-Messung fiihren zur Verfilschung oder gar Ver-
lust von Signalen oder zu ungenauen Nebenbedingungen bei der Rekonstruktion der
Bilder. Die oben aufgefiihrien Koinzidenztypen werden alle von den entsprechenden
Detektoren registriert und tragen zu dem rekonstruierten Hild bei. Abgesehen von
diesen falschen Koinzidenzen kiinnen 'hotonen je nach Messohjekt per Schwichungs-
gesetz in Materie absorbiert werden, was einen Signalverlnst zur Folge hat. Weitare
Ursachen fiir nicht registrierte Koinzidenzen, die anf Eigenschaften der Kristalle und
der Elektronik beruhen, sind z.B. Unterschiede in den Detektorsensitivititen und
Totzeiteffekten. Einige dieser Fehlerquellen und gebriinchliche Korrekturverfahren
werden im Folgenden beschrieben [Keh(1].

Radioaktiver Zerfall

Das Zerfallsgesetz (Gl 2.30) stellt in sofern eine Fehlerquelle dar, dass die Nuklidzah]
bew. die Aktivititskonzentration und somit anch die Zihlrate sich wihrend einer
Messung je nach Dauer drastisch veriindern. Diese Fehlerquelle wird jedoch unter der
Beriicksichtigung der Messzeil und der Halbwertsezeit des Isotops durch Verwendung
des Zerfallsgesetzes (Gl 2.30) einfach herausgerechnet.

A(t) = Age™ mit A = %‘*ﬁ (2.30)

!
a
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Zufillige Koinzidenzen

Da die Randoms (s.0.) nicht zeitkorreliert sind, kénnen sie abgesehen von der Gl 2.29
mit Hilfe einer sweiten Methode abgeschitst und herausgerechnet werden. Dazu
muss eine zweite Messung in einem zeitlich versetzten Koinzidensfenster durchge-
fithrt werden, wobei das Signal eines der beiden beteiligten Detektoren verzdgert
und somit eine Erkennung von echten Koinzidenzen verhindert wird. Nun kann man
davon ausgehen, dass die so anfgenommenen Koinzidenzen Randoms sind und diese
von den gemessenen Daten abgezogen werden kdnnen.

Gestreute Koinzidenzen

Wie bereits in Kap. 2.2.3 beschrieben, kann durch Streuung einzelner Gammaquan-
ten innerhalb des Messobjekts eine falsche Koinzidenzlinie innerhalb oder auferhalb
des Korpers und somit auch eine falsche Position der Aktivitit vorgetduscht wer-
den. Streustrahlung macht sich als Untergrundrauschen bemerkbar, das eine absolu-
te Quantifizierung der Aktivitit verhindert. Der Strenstrahlanteil ist bei Messungen
im sogenannten 3D-Modus, bei dem durch Wegfallen von Trennungssepta deutlich
mehr Koinzidenzlinien zwischen den Detektorringen erlaubt sind, erheblich grifer
als im 2D-Modus. Durch die Verwendung eines unteren Energieschwellwerts kinnen
lediglich die stark gestreuten Ereignisse eliminiert werden, die jedoch einen kleinen
Teil der Streustrahlung ausmachen. Fiir die Korrektur der restlichen Streustrahlung
werden anfwindige mathematische Verfahren eingesetzt. Bei einem von diesen geht
man z.B. von der Grundannahme aus, dass jede Emissionsquelle im unkorrigier-
ten PET-Bild punktférmig ist und ihre Streustrahlverteilung sich durch die Klein-
Nishina-Formel {(Gl. 2.6) beschreiben l#sst. Die PET-Transmissionsmessung liefert
die Information iiber die verliegende Koérperkontur und die Schwichungsstéirke des
Gewebes. Unter Berlicksichtigung dieser Daten und der obigen Annahme kann nun
der Streustrahlanteil berechnet werden [Sch95].

Totzeit

Bei einem PET wird ein Koinzidenzsignal nach dem anderen anfgenommen. Nach-
dem ein Ereignis registriert wurde, bedarf es einer gewissen Zeitspanne, in der die
Aufnahme abgeschlossen werden kann. Dies kann bei Messungen mit hohen Zihl-
raten zu Signalverlust fiihren. Die Linge dieser Zeit, wihrend der kein weiteres
Signal aufgenommen werden kann, wird Totzeit genannt und ist abhingig von der
Schnelligkeit der Detektoren und der dahinter geschalteten Elektronik, wobei die
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Abklingzeit des im Detektor eingesetzten Szintillationskristalls und die Totzeit des
Photoelektronenvervielfachers die Geschwindigkeit des Detektors bestimmen. Da. die
verursachten Verzogerungen der einzelnen Elemente bekannt und unabhingig von
einander sind, kdnnen diese zusammengerechnet und bei der Korrektur berficksich-
tigt werden. Eine Methode, die durch die Totzeit verlorengegangenen Ereignisse
abruschitzen, ist ein Phantom hoher Aktivitdt zu messen. Wahrend zu Beginn der
Messung weniger Signale registriert werden als tatséchlich vorhanden sind, gleicht
sich i Laufe der Messzeit die Ansahl der gemessenen und auftretenden Koinzi-
denzen an. Die Ursache liegt in der per Zerfallsgesetz abnehmenden Konzentration.
Unter der Beriicksichtigung, dass der Logarithmus der Zahlrate linear von der Zeit
abhéngt, kann die anfangliche Signalanzahl hochskaliert werden.

Detektorsensitivitiit

Der Detektorring eines PET ist aus einer grofen Zahl an einzelnen Detektormodulen
susammengesetet, die systematisch eine unterschiedliche Empfindlichkeit gegeniiber
der Strahlung haben kdnnen. Diese Abweichung in der Sensitivitit wird durch die
Varianz der Szintillationskristalle und der Inhomogenitét der Photomultiplier verur-
sacht. Die Messung eines Phantoms oder einer Quelle in einem Aktivitatshereich, in
dem die Totzeit keine Rolle mehr spielt, kann zur Korrektur verwendet werden. Da
fiir jeden Eingang dieselbe Ereigniszahl erwartet wird bzw. aus der Phantomgeome-
trie ableitbar ist, kann aus der tatsichlich gemessenen Ereigniszahl der Unterschied

zwischen den Kanélen ermittelt und mit einemn Korrekturfaktor versehen werden.

Schwiichungskorrektur

Bevor die Photonen an den Detektoren registriert werden kénnen, miissen sie zu-
néchst das Gewebe auf ihrem Weg durchdringen. Dabei wird als Folge aufgrund
ihrer Wechselwirkung mit der Materie {Gl. 2.1) ein Teil von ihnen absorbiert oder
so stark abgeschwiicht, dass ihre Energie unterhalb der Registrierschwelle liegt. Die
Wahrscheinlichkeit p fiir die Abschwéchung eines Photons auf einer Strecke x durch

ein Medium mit dem Schwichungskoeffizienten p betrdgt

p=g # (2.31)
Die Berechnung einer Gesamtwahrscheinlichkeit fiithrt {iber die Multiplikation von
Teilwahrscheinlichkeiten und sornit ergibt sich fiir die Wahrscheinlichkeit der Ab-
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Abbildung 2.31: Transmissionsmessung. Diese Messung dient zur Ermittlung einer
Schwichungsmatrix des Untersuchungsobjekts bzgl. 511keéV-Strahlung. Als Referene dient
eine Aufnahme ohne das Objekt im FOY.

schwitchung von Photonenpaaren einer Annihilation durch das gleichie Medium

P = pypy = g7 B gm 52 = prilEitTa) (2.32)
mit p—konst. '

Aus dieser Bezichung lisst sich erkennen, dass die Gesamtwahrscheinlichkeit P nicht
vom Ort der stattgefundenen Annihilation abhiingt, sondern von der Gesamttrajek-
torie, die den Weg der beiden Photonen durch die Materie beschreibt. Hierbei wird
angenommen, dass die Annihilationsphotonen mit einem Winkel von 180F richtungs-
korreliert sind.

Um Informationen iber die Quantitit der Abschwichung [ir eine Korrekiur zu
erhalten, liegt es nahe, ausgehend von einer bekannten Strahlenmenge entsprechen-
der Energie die Intensititsabnahme, verursacht durch das Gewebe, zu ermitteln.
In der Praxis wird dazu eine Transmissionsmessung durchgefiihrt. Dabei wird eine
Positronenquelle, deren Positronenreichweite sehr kurz ist, fiblicherweise eine Ger-
maniumquelle $3Ge”, entlang des Detektorrings um das FOV rotiert und fiir jeden
Koinzidenzkanal die Zahl der registrierten Photonen aufgezeichnet (Abb. 2.31). Die-
se Messung wird einmal mit und elnmal ohne Objekt (blank scan) durchgefiihrt,
wobel die gweite Aufnahme als Refereng fiir die Gesamtanzahl der von der Quel-
le emittierten Photonen dient. Mun liefert der Quotient der beiden Messungen die
Schwiichungskoeffilenten p und somit die Schwiichungsstiirke. Man unterscheidet
gwischen Jheifen” und Jkalten” Transmissionsaufnahmen. Bei der ersten ist das Un-
tersuchungsobjekt radioaktiv, wihrend im zweiten FFall die Messung vor der Injektion
hzw. nach einer gewissen Abklingzeit durchgefithrt wird.

Transmissionsmessungen haben aufgrund der peringen Zihlrate ein schlachtes Signal-

#8830 st solbst kein Positronensteahler, Das Tsotop sorfillt durch Elektronencinfang in §5Ge,
das ein kurzlebiger B+ -Strahler ist.
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Rausch-Verhiltnis. Dieses kann durch l&ngere Messzeiten verbessert werden, wobei
jedoch die Dauer nach einer Abwigung zwischen der Bildqualitét und der Strahlen-
belastung fiir den Kérper festgelegt wird. Im Fall eines Himan-PET muss auch die
physische Belastung - durch das lingere bewegungslose Liegen - fiir den Patienten
beachtet werden. Entsprechend miisste bel Tiermessungen die Daner der Narkose

verlangert werden,

Je nach Komplexitit der Untersuchungsregion kann die Korrektur mit Transmis-
sionsmessung durch andere Methoden ersetzt werden. Eine weitere Methode, die
bei einfachen inneren Kdrperstrukturen eingesetzt werden kann, erfolgt mit Hil-
fe der Segmentierung, worunter hier die geometrische Eingrenzung von Gebieten
gleichen Schwichungsverhaltens verstanden wird. Ausgehend von dem rekonstru-
ierten PET-Bild werden mit Hilfe von geometrischen Figuren, meist Ellipsen, oder
einem "Kanten-Algorithmus" die einzelnen Gewebetypen eingegrenzt und mit ent-
sprechenden Schwichungswerten versehen. Die resultierende p-Matrix kann nun fiir
die Schwichungskorrektur eingesetst werden. Der grofe Nachteil dieser Methode ist,
dass durch das Fehlen von anatomischer Information in den PET-Bildern das Erken-
nen und somit auch Eingrenzen von Organen sehr schwierig ist. Aus diesern Grund
wird diese Methode fiir simplifizierbare Strukturen wie z.B. bei Hirnmessungen ver-
wendet, da hier der innere Bereich des Schiidels grob als homogen mit konstantem

p-Wert angenommen werden kann.

Eine weitere Moglichkeit der Schwichungskorrektur besteht fiir Kérperregionen mit
nahezu konstanten Schwichungswerten. Die einfachste jedoch ungenaueste Metho-
de ist, das Untersuchungsgebiet durch ein Modell mit einem oder mehreren Schwi-
chungswerten zu beschreiben. So ein Modell kiinate z.B. ein homogener Wasserzy-

linder sein.

Als Alternative zu den obigen Verfahren sei an dieser Stelle die Mdglichkeit der
Schwichungskorrektur durch Verwendung von CT-Daten erwihnt. Eine genauere
Beschreibung dieser Methode wird in Kap. 2.3 gegeben.

Partialvolumenkorrektur

Ist die Grike der zu analysierenden Struktur kleiner als das zweifache der Auflé-
sung des Tomographen, wird die Grifie der Struktur iiberschiitzt und die Aktivitit
entsprechend unterschiitzt. Dieser sogenannte Partialvolumeneffekt kann korrigiert,
werden, wenn genaue Informationen fiber die Grife der zugrundeliegenden Strulktu-
ren vorhanden sind. Eine Méglichkeit rauscharme und hochaufgeldste Informationen
iiber die Strukturen zu erhalten ist durch CT-Aufhahimen gegeben.
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Abbildung 2.32: Ablanf des MLEM-Algorithmns. Zundichst wird eine erste Schiitzung,

meist in Form ciner homogenen Yertellung, angenommen. Nach der Berechnung der Vor-
witrtsprojektion wird diese mit dem gemessenen Sinogramm verglichen. Der Quotient der
beiden Sinogramme ergibt die Korrekturwerte, welche dann ricckprojeziert und mit dem
Ausgangsbild multipliziert werden. Nun folgen die ndchsten Iterationsschritte bis die Ab-
bruchbedingung erfiillt wird [Keh01].

2.2.5 Tterative Rekonstruktion

Wiihrend es bel der Rekonstruktion von CT-Daten um die Dichteverteilung eines
Objektes geht, soll die Hekonstruktion von PET-Daten die Frage nach der Akti-
vititsverteilung in einem Kérper beantworten. Dies kann, wie bel der Rintgen-
Computertomographie auf analytischem Wege geschehen (Kap.2.1.2.3). Aufgrund
der immer steigenden verfiigharen Hechenkapazitit werden seit einigen Jahren ver-
mehrt algebraische Verfahren eingesetzi. Diese sind gwar mit hohem Rechenauf-
wand verbunden, liefern jedoch trotz der verhiltnismifiz geringen Statistik der
PET-Daten eine hessers Bildqualitit. Withrend die gefilterte Riickprojektion von ei-
ner kontinuierlichen Betrachtungsweise des Rekonstruktionsprohlems ausgeht, wird
bei der iterativen Methode eine diskrete Formulierung der Radontransformation ge-
withlt, wobel sich das Problem als ein lineares Gleichungssystem darstellen liasst:

JFF T (2.33)
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2.2, Grundlagen der Positronen-Emissions-Tomographie

A steht fiir die Abbildungsmatrix, die auf den gesuchten Bildvektor Z wirkt und
somit den Projektionsvektor ? ergibt. Die Dimension des Spaltenvektors ?, der
die Aktivititsverteilung wiedergibt, entspricht der Anzahl der zu rekonstruierenden
Bildpunkte. Die Anzahl der Projektionen und deren Breite bestimmen die Dimensi-
on des Projektionsvektors. Im Prinzip kénnte das Gleichungssystem 2.33 durch die

Invertierung der Abbildungsmatrix geldst werden.
F=a'F (2.34)

Da jedoch die Abbildungsiatrix sehr grof und das Systern in der Regel iiberbe-
stitnmt ist, ist dieses Vorgehen nicht moglich. Vielmehr bietet sich eine iterati-
ve Anniherung zur Losung des Gleichungssystems an, die heute in Verfahren wie
dem Maximum-Likelihood Expectation-Maximization (MLEM)- (Abb. 2.32) oder
Ordered-Subset-MLEM (OSEM)-Algorithmus umgesetzt wird. Im Allgemeinen wird
als Startpunkt der Tteration eine Aktivit&tsverteilung, bei der es sich meist nm eine
Gleichverteilung handelt, fiir den Bildvektor Tangenommen. Mit diesem Anfangs-
bild ¥ wird ein Projektionsvektor Q berechnet, dessen Vergleich mit dem gemesse-
nem Projektionsvektor bgj einen Korrekturwert fiir den angenommenen Bildvektor

liefert. Dieser Vorgang, allgemein ausgedriickt durch die Formel
— —
I'EH-I = f(my bgem: bber): (235)

wird iiblicherweise his zur Erfiillung eines Abbruchkriteriums wiederholt.

Die verschiedenen iterativen Rekonstruktionsalgorithmen unterscheiden sich irn Ver-
gleich der gerechneten Projektionen mit den Gemessenen, im Wirkungsbereich der
Korrekturen innerhalb der Bildmatrix und in den Abbruchkriterien der Iteration.
Der oben erwihnte MLEM-Algorithmus surn Beispiel vergleicht die Projektionen
multiplikativ und korrigiert alle Objektpixel gleichzeitig. Die Tterationsformel fiir
diese Methode lautet

N
frd &,’jb,;
= — " — (2.36)
2jm1 @i 5o Dimy W 7Y
7t : Iteration x;  Aktivitdt im Voxel ¢
b; : Counts in der LOR j M : Anzahl der verschiedenen LORs

ai; : Gewicht des Voxels iin der LORJ N : Ansahl der Voxel im rekonstruierten Bild
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Abbildung 2.38: Das PMT-ClearPET. Diese Konstruktionszeichnung zeigt die Zusam-
mensetzung des Scanners aus den Einzelkomponenten und die verschiedenen Verfahrmig-
lichkeiten von dieser.

2.2.6 Das ClearPET

Das ClearPET-Projekt? ist eine auf 3 Jahre (2000-2003) hefristete Gemeinschafts-
arheit der beiden HGF-Mitglieder Forschungszentrum Jiilich und Max-Delbriick-
Centrum fiir maolekulare Medizin Berlin-Buch. In diesem Projekt wird sin hochauflé-
sender Positronen-Emissions-Tomograph entwickelt, der fiir in mivo Untersuchungen
der Signaltransduktion an nichtmenschlichen Primaten eingesetzt werden soll. Bei
diesen handelt es sich im Speziellen einerseits wm Mantelpaviane, Baboons, mit ei-
nem Kopfdurchmesser von ea. 15 cm und andererseits Krallenaffen, Weikbiischelaf-

fen, mit einem Kopfdurchmesser von ca. 5 cmn.

Iper Name ClearPET hat ihren Ursprung aus der internationalen und von CERN in Genf ge-
stittzben Crystul Clear Collaboration (CCC), in die das Projekt cingebunden ist, eotstanden, Dicse
Kollaboration umfasst 28 Institutionen, deren Schwerpunkt in der Forschung und Entwicklung
neuer Szintillationskristalle und deren Anwendung liegt. Die Folge ist ein umfangreiches Wissens-
potential in den Bereichen Organisation, Soft- und Hardware, das su ciner fundierten Geriiteent-
wicklung beitriigt. Fiinf disser Tnstitutionen und eine Firma haben gich susammengeschlossen, um
Fianf hochsmsitive und hochauflisende PET-Scanner unter Verwendung neuester Technologie e
entwickeln und =0 vermarkten.

Helmholtz-Gemeinschaft Deutscher Forschungszentren (HGF) st mit 15 Forschungszentren, ca.
2 Milliarden BEura Jahresbudget wond 24000 MitarbeiterInnen die grofee Wissenschafisorganisation
Dontschlands.
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In der Grundeinstellung hat dieser PET-Scanner einen FOV von 100-200 mm in
radialer und 100 mm in axialer Richtung. Die Gantry 3 ist jedoch flexibel und somit
auf die Grifee der zu untersuchenden Tiere sinstellbar. Vielfiltige Positionierméglich-
keiten des Detektorringes werden durch bis zu 360° Rotation um die Scannerachse,
radial nach auken verfahrbare Detektoren, vertikale Translation und Inklination der
Gantry ermdglicht. Auf diese Weise kénnen sogar die Tiere in Sitzhaltung untersucht
werden (Abb. 2.33).

Die Besonderheit des Tomographen aus technischer Sicht ist neben der erwarteten
1,5 mm Ortsauflisung die hohe Sensitivitit von 2-3 %, die durch Einsatz von LSO-
und LuYAP-Kristallen, die in einer Kristalldoppelschicht zur Ermittlung der DOI®
angeordnet sind, erreicht werden soll. Zu der hohen Sensitivitit trigt anch die Fron-
tEnd Elektronik bei, die die Pulse digital ausliest und eine kiirzere Totzeit aufweist.
Die Fertigstellung des Prototypen erfolgt unter Einsatz von ortsauflésenden PMTs,
wobei fiir zukiinftige Gersite die Verwendung von Avalanche Photodioden (APDs) in
Betracht gezogen wird, da diese sich durch hohe Quanteneffizienz auszeichnen und
sehr kompakt sind. Da mit APDs eine héhere Packungsdichte erreicht werden kann,
kénnen sie somit zur weiteren Verbesserung der Sensitivitdt beitragen.

Das ClearPET-Projekt ist in die internationale und von CERN in Genf gestiitzte
Crystal Clear Collaboration (CCC) eingebunden. Diese Kollaboration umfasst 22
Institutionen, deren Schwerpunkt in der Forschung und Entwicklung neuer Szintil-
lationskristalle und deren Anwendung liegt. Die Folge ist ein umfangreiches Wissens-
potential in den Bereichen Organisation, Soft- und Hardware, das zu einer fundierten
Geriiteentwicklung beitrigt. Fiinf dieser Institutionen und eine Firma haben sich zu-
sammengeschlossen, um fiinf hochsensitive und hochauflésende PET-Scanner unter
Verwendung neuester Technologie zu entwickeln und zu vermarkten.

2.3 Multimodalitat

Normalerweise verteilt sich die injizierte Aktivitit bei PET—Untersuchungen zwar
zu einem grofien Anteil im gewiinschten Areal, jedoch hedingt durch die Blutzirku-
lation auch im gesamten Kdrper. Oft werden hei in #ivo—Untersuchungen Radio-
pharmaka eingesetzt, die sich z.B. an spezielle Rezeptoren oder Enzyme binden und
somit einen Anhaltspunkt {iber den Ort oder Verlanf der Untersuchung liefern. Die
vom PET erhaltenen funktionellen Bilder lassen keine genaue anatomische Zuord-

nung, zB. mit Hilfe von Atlanten, zu. Imn Allgemeinen ldsst sich jedoch sagen, dass

5Gantry (engl. Geriist) wird das Gehiuse von Tomographen genannt.
SDOI — Depth of Interaction — Bindringticfe der Strahlen in die Kristalle
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die Interpretation von nuklearmedizinischen Bildern sowohl bzgl. der genauen Loka-
lisierung des Signals als auch bezgl. der Auswahl spezifischer und nicht-spezifischer
Signale ukerst schwierig ist. Aus diesem Grund wichst immer mehr das Interesse,
funktionelle Bilder, wie sie bei PET vorliegen, mit anatomischen Daten, wie bei CT
oder MRT, zu kombinieren. Solche Systeme, die beide Modalitidten in einem Gerdt
integrieren, sind heute unter dern Namen "dual-modality" bekannt. Im Gegensatz
#i konventionellen Systemen bieten sie

e die Maglichkeit einer einfachen Koregisirierung anatomischer und physiologi-

scher Informationen und

s die Nutzung der Strukfurinformation zur Verbesserung und Quantifizierung

der physiologischen Daten.

Es existieren hereits dual-modality-Systeme, die CT bzw. MRT mit PET bhzw.
SPECT fiir Kleintiere oder Menschen vereinen. Einige von ihnen sollen hier ex-
emplarisch vorgestellt werden [HTDST01, HIW102].

2.3.1 Kombination SPECT/CT

An der Universitit von Kalifornien in San Fransisco (UCSF) haben Bruce Hasegawa
und seine Gruppe einen SPECT/CT-System mit einem rekonstruierbarem Volurnen
von 20 cm fiir Tier- und Phantommessungen gebaut (Abb. 2.34). Fiir das System
wird ein hochreiner Germaninmdetektor, der in FAST PHOTON COUNTING Mo-
dus betrieben wird und dessen Energieauflisung eine Unterscheidung zwischen der

CT-Réntgenstrahlung und der SPECT-v-Strablung erlaubt [IWHO00, HIW*02).

Als Nachfolger des kleinen Systems wurden ein Rontgen-Computer-Tomograph und
eine Szintillationskamera zu einem [ir Menschen konstruierten SPECT/CT zusam-
mengefiigt. Beide Scanner sind von General Electric Medical Systems, wobei es
sich beim CT um GE 9800 Quick und bei der Kamera um GE 600 XR/T handelt.
Sie sind direkt hintereinander positioniert und nntzen dieselbe Patientenliege, so
dass keine Patientenverlagerung zwischen den Aufhahmen, die zeitlich versetzt sind,
stattfindet.

2.3.2 Kombination PET/MRT

1996 wurde an der UCLA (University of California in Los Angeles) ein PET-System
konstruiert, das in einem MRT eingebaut und betrieben werden kann. Der Detek-
torring des PET hat einen Durchmesser von 38 cm und besteht aus 48 2x2x10 mm?
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Abbildung 2.34: Anfban eines SPECT /CT-Systems. Das System ist aus einem CT und
cingm pinhole SPECT susammengesctzt. Die Rontgenguelle und der Zeilendetektor bil-
den den CT und der SPECT besteht ans zwei gegeniiber licgenden Detektorbégen fiir
Gammadetektoren und dagugehirige pinhole Kollimatoren, Alle Komponenten sind auf
einer Hotationscinheit angebracht [[WHOD|.

LSO-Kristallen, die fiber 4m lange optische Fiber mit Photomultipliern verbunden
sind. Nachdem dieses System erfolgreich eingesetzt wurde, wird nun ein griteres
Folgemodell gebaut, bei dem zwei LSO-Kristalle fibereinander positioniert werden,
um Vergeichnungen durch kleine Ringgriike durch die Tisfeninformation ("depth of
interaction") 2u kompensieren.

Die Schwierighkeit bei der Kombination von PET und MRET liegt darin, dass die
herkbmumlichen PET-Detektoren, insbesondere die Photomultiplier (PMT = photo-
multiplier tube), sehr empfindlich aul Magnetfelder reagieren. Aus diesem Grund
miissen die Signale geniigend weit aus dem System ungestdrt zu den PM'Ts geleitet
werden. Dies konnte bisher nur fir einzelne Detektorringe realisiert werden, was ei-
ne niedrige Sensitivitit bedeutet. Die Entwicklung neuer Ausleseverfahren wie 2.B.
avalanche photo dioden (APDs), die unempfindlich gegeniiber Magnetfelder sind,
kann hier gane neue Méglichkeiten bieten. APDs oder  Lawinenphotodioden® haben
im Gegensatz zu Photodioden ein viel hiheres Bias-Potential. Die in der Verar-
mungrzone freigeseteten Ladungstriiger werden daher so stark beschlennigt, dass
sie durch Stokionisation weitere Elektronen-Loch-Paare ergeugen. Dadurch wird ain
deutlich héherer Strom und somit auch ein stirkeres Signal als bei Photodioden

eraeugt.
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Abbildung 2.35: Aufbau des SMART-Scanncrs. Beide ansonsten vonecinander unabhén-
gigen Modalitéten sind innerhally cines Gehauses {Gantry) in cinem festen Abstand von
60cm mitcinander verbunden |TBKT99].

2.3.3 Kombination PET/CT

An der Universitit Pittsburg wurde in Kooperation mit CTI PET Systems in
Knoxville/ Tennessee und Siemens Medical Systems in Deutschland durch Kombi-
nation zweier bestehender Scanner ein PET/CT fiir Menschen aufgebaut [BTB*00)].
Dieser trigt den Namen ,SMART" und setzt sich ans dem Somatom AR.SP CT-
Scanner und dem ECAT ART PET-Scanner zusammen, die innerhab einer gemeinsa-
men mechanischen Einheit in einem Abstand von 60 cm fest miteinander verbunden
sind (Abb. 2.35). Die beiden Tomographen kinnen sowohl im Kormbinationsmodus
als auch separat betrieben werden. Fiir den separaten Betrieb ist fiit den PET eine
Transmissionsguelle vorgesehen, wihrend im Kombinationsmodus eine CT-basierte
Schwichungskorrektur benutzt wird. Eine Simultanmessung war jedoch nicht mdg-
lich, da die Réntgen- und Streustrahlung der CT-Aufnahme Artefakte in den PET-
Bildern verursacht haben. Darum wurden die Tomographie-Messungen nacheinander
vollzogen, wobel wegen der langen Aufnahmezeit (uptake-time) von FDG {60 min)
in das Gewebe diese zunichst injiziert und wahrend der Wartezeit die CT-Aufnahme
(ca. 5—10 min) durchgefiihrt wird {,post-injection”-Aufnahme). Es hat sich gezeigt,
dass Gammastrahlung keine Auswirkung auf die CT-Daten hat und dass diese Rei-
henfoge sehr zeitsparend ist.

Der SMART wurde sehr oft fiir die Diagnostizierung nnd Kontrolle des Therapiever-
laufs von diversen Krehserkrankungen eingesetzt und hat somit eine sehr wichtige
Rolle in der klinischen Onkologie gespielt. Aufierdem fiihrt der SMART die prak-
tische und effektive Fusion von funktionalen und anatomischen Bildern einerseits
(Abb. 2.36) und die logistische Vereinfachung einer multimodalen Aufnahme vor.
Diese Vorteile hatten sur Folge, dass weitere PET/CT-Gersite von der Industie (Sie-
mens, CTI, GE, Philips) hergestellt wurden und somit kormnnerziell erhaltlich sind.
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Abbildung 2.36: PET/CT-Fusionshild. Typische Darstelluong der Ergebnisse einer
PET/CT-Aufnahme. Das CT- (links) und PET-Bild (mitte) werden zu cinem Bild (rechis)
fusionicrt. Dic Position der Metastasen im Patienten konnen prizise lokalisicrt werden, (Mit
freundlicher Erlanbnis von L. Frendenberg, T, Bever und G, Antoch, Universitit Essen)

Auch in der Klein-Tier-Forschung findet die Kombination von PET und CT grofen
Zuspruch. An der University of California in Davis (UCDavis) wurde ein PET /CT-
Prototyp aufgebaut, der fir in vive Messungen bei Kleintieren eingesetzt werden
kann |[GMSC02, Goel3). Der CT setet sich aus einer Mikrofokusrihre und einem
Flichendetektor aus amorphem Selen susammen. Fiir den PET werden zwel gegen-
iiberstehende Felder aus LSO —Szintillatoren verbunden mit Photomultipliern als
Detektoren verwendel (Abb. 2.37). Alle Komponenten sind koplanar angeordnet, so
dass das gemessene Tier von beiden Systemen aul einmal erfasst werden kann, Das
Ziel der Arbeit war, die auftretenden Effekte bei einem simultanen Betrieb der bei-
den Tomographen zgu untersuchen und den eingebauten MicroCT fiir Mausuntersu-
chungen zu optimicren. Die mit diesem Aufbau vollzogenen Messungen mit Mausen
(Abb, 2.38) haben gezeigt, dass simultane in vive PET/CT-Messungen durchfiihr-
bar sind, ohne auffillige Artefakte in den rekonstruierten Bildern zu verursachen.
Eine der Limitierungen dieses Prototypen lag in der vertikalen Positionierung und
Rotation des Objekts. Aukerdem ist ein Ausbau des eingesetzten Detektorsystems
fiir den PET wiinschenswert, um eine héhere Auflésung zu erreichen, und es fehlen
jegliche Korrekturen der PET—=Daten, so dass diese nicht quantitativ ansgewertetf
werden kinnen.

2.3.4 CT-basierte Schwichungskorrektur fiir PET

Bei inem kombinierten PET/CT-System erhiilt man nicht nur dis anatomische Tn-
formation zur besseren Lokalisation der PET-Daten, sondern es besteht anch die
Méglichkeit, die CT-Daten in die PET-Rekonstruktion und somit in Korrekturver-
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Abbildung 2.37: Der Aufbau cines Mikro-PET /CT, Die beiden Tomogramme sind wm 90°
gegeneinander versetzt. Alle Komponenten befinden sich anf einer Ebene zur Ermbglichung
ciner Simultanmessung. Ein PET-Detektor st ohne Schutzschild dargestellt, wn die innere
Struktur gichthar zu machen |Goe03].

Abbildung 2.38: Eine simultane Messung mit dem obigen Mikeo-PET/CT. Die Aufnalune
eines sich in den Knochen anreichenden Tracers wird hier gezeiet. Die Chereinstimmung
der Loge der PET-Aktivitit (B} mit denen der Knochen im CT-Bild (A) wird deutlich

[Goeld].
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fahren einfliefen zu lassen. Wie bereits erliutert werden die 511 keV Gammacquan-
ten, erzeugt durch die Annihilation, auf threm Weg zu den Detektoren durch das

Untersuchungsobjekt geschwicht oder absorbiert, was zu Abbildungsfehlern fiihrt.

Da jedoch eine Rontgen—CT—Aufnahme ebenfalls das Schwichungsverhalten eines
Objektes wiedergibt, kann diese die Transmissionsmessung ersetzen. Der Vorteil ei-
ner CT—basierten Schwichungskorrektur gegeniiber herkémmlichen Methoden ist
im Falle der fiir Menschen genutzten (Geréite einerseits das geringere Rauschen der
ortsabhiingigen Schwichungsdaten (Maps) und die kiirzere Aufnahmezeit. Obwahl
es dabei um 511 keV Photonen geht, werden CT-Bilder bei deutlich niedrigeren Ener-
gien van 40—50 keV bei Kleintieren und um 100 keV bei Menschen anfgenommen,
wobei es sich hier um die Grenzenergie eines breiten Energiespektrums handelt. Aus
diesem Grund miissen die aus CT gewonnenen energieabhiingigen Schwichungskoet-
fizienten u(E) auf die PET—Emissionsenergie hochskaliert werden, um eine genaue
Schwichungskorrektur su liefern. Es gibt verschiedene Skalierungsmethoden, die bis-
her aufgestellt oder an Humangeriten eingesetzt worden sind. Eine fiir SPECT und
PET entwickelte sehr genaue Methode basiert auf der Aufnahme von CT-Bildern
hel zwei verschiedenen Energien [GCSF'98]. Um die doppelte CT-Aufnahme zu
umgehen und somit die Belastung fiir den Patienten zn verringern, sind einfachere
alternative Methoden entstanden, die von verschiedenen Ansfitzen wie die Skalie-

rung, Segmentierung ader der Kombination dieser ausgehen [KTBS98, BGS™].

Die Schwichungskorrektur mit Hilfe der Segmentiernng (segmented attennation cor-
rection) kann sowohl mit Transmissions- als auch CT-Daten durchgefithrt werden
[ZXMGA91, XCL96]. Sie bedient sich eines Nachbearbeitungsalgorithmus, bei dem
Regionen verschiedenen Gewebetyps {z.B. Knochen, Weichteile, Lunge) und somit
auch unterschiedlichen Schwiichungsverhaltens separat eingegrenzt bzw. segmentiert
werden. Speziell die Methode von Xu et al. stellt eine Kombination von Gewebe-
klassifizierung und getnessenen Werten dar. Anschliebend wird diesen die jeweiligen
Schwichungskoeflizienten bei 511 keV {iber eine LookUp-Tabelle zugeordnet. Inner-
halb eines Gewehebereichs, wie bei der Lunge, kann jedoch die Dichte deutlich his
1 30 % variieren. Da diesen jedoch ein Schwiichungswert zugeordnet wird, kann das
#1 Verfalschungen fithren [RK79].

Bei der Skalierung der CT-Schwiichungskoeffizienten auf die PET-Energie 511 keV
wird meist eine Niherung gewihlt, bel der das CT-Bild pgiq 7 mit dem Verhélt-
nis der Schwichungskoeffizienten von Wasser bei CT- jig,o,cr und PET-Energien
H0 per multiplizert wird (Gl 2.38). Auf die gleiche Weise werden auch die Schwé-
chungswerte der PET-Transmission #gigTrans a0 denen fiir 511 keV pgyq prr ange-
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passt (Gl 2.37).

i § — i HH40,Trans
HBadPET = BBidTrons oo (2.37)

BH,0,0T,
UBid PET = HBid T oL (2.38)

HH,0,PET

Dabei ist CTepy diejenige effektive Energie, die das gesamte eingesetzte CT-Spektrum
reprisentiert. Studien mit SPECT haben ergeben, dass die lineare Skaliernng bei
héheren Energien >80 keV, wo die Schwichung hanptséchlich durch die Compton-
streuung bedingt ist, zu zufriedenstellenden Schwichungswerten fiihrt [LTH94|. Bei
niedrigeren Energien, wie sie bel Tieruntersuchungen vorkommen, dominiert der
Anteil des Photoeffekts. Hier ist diese Methode nicht geeignet.

Kinahan et al. [KTBS%8] haben neben der Segmentierungs- und Skalierungsmethode
ebenfalls die Kombination der beiden, genannt Hybridmethode (hybrid—Kreuzung),
untersucht. Hierbei wurde das C'T-Bild durch Setzen eines Schwellwerts in Knochen-
und Nicht-Knochen-Bereiche unterteilt. /segmentiert, die anschliekend unter Nutzung
geeigheter Faktoren auf die Werte fiir 511 keV skaliert wurden. Zum Beispiel wurde
hier der Faktor 1,9 fiir weiches Gewebe und 2,26 fiir Knochen gewiihlt.

Die Skalierung iiber den gesamten p-Bereich fiihrt zu hohen und falschen Aktivi-
titswerten bei dichteren Materialien wie Knochen, da hier dieser Bereich bzgl. ihrer
Schwiichung iiberbewertet und somit anch fiberkompensiert wird. Da der Knochen-
anteil je nach Untersuchungsregion unterschiedlich stark ist, wirkt sich der genann-
te Fehler unterschiedlich markant aus. Iin Falle von einfachen Phantomstrukturen
hat die Segmentierungsmethode die besten Ergebnisse erzielt. Bei realen Objekten,
wie Menschen und Tieren, stellt sich die Segmentierung der verschiedenen Regio-
nen durchaus komplizierter dar. Dies kann wiederum zn Bildartefakten fiihren. Die
Hybridmethode erweist sich bei den Untersuchungen als giinstig, da sie die obigen

Probleme umgeht und quantitativ mit den PET-Ergebnissen gnut {ibereinstimmt,.

Die Hybridmethode ist auch bel Kleintiergeriten (CT,py =25,5 kéV) zum Einsatz
gekormmen [CRC02|. Die Rilder der beiden Modalitaten wurden mit Hilfe einer auto-
matischen Bildregistrierung (Automated Immage Registration, AIR} ausgerichtet und
fiir die Schwichungskorrektur innerhalb der Schwellwerte fiir das Bett und Knochen
die lineare Skalierung verwendet. Auch hier sind in den korrigierten Bilder quanti-
tative Verbesserungen bis zu ~35 % beobachtet worden.
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Kapitel 3

Experimentelle Untersuchung eines
CT-System

Wie bereits erlutert, ist itn Rahmen des ClearPET-Projekts der Bau eines CT-
Zusatzes geplant. Die Voruntersuchungen und Testmessungen zu geeigneten Kompo-
nenten und zur Charakterisierung eines solchen Systems wurden an einer vorhande-
nen Mikro-Réntgenanlage durchgefiihrt. Im Folgenden geht es um die Beschreibung

und Charakterisierung dieses Systems.

3.1 Aufbau des Systems

Eine Mikro-Réntgenanlage wurde durch Ergénsung einer Steuerungseinheit und an-
gepasster Rekonstruktion zu einem Mikro-CT ausgebaut. Dieses setzt sich zusam-
men aus einer Mikrofokus-Rontgenrdhre, elnem Manipulator und einem Flat-Panel-
Detektor. Abb. 3.1 zeigt ein Foto dieses hauptsichlich fiir die Materialforschung
eingesetzten Aufbaus [KPWO01].

Der Manipulator, anf dem das Objckt befestigt ist, lisst durch Translations- und
Rotationsbewegungen eine genaue Positionicrung des Objekts zu. Wahrend der Mos-
sung wird das Objekt vom Manipulator in definierten Winkelschritten rotiert, so dass

Projektionsaufnahmen aus jeder Richtung méglich sind.

Bei der Rdntgenréhre handelt es sich um eine Mikrofokusréhre mit einer Wolfram-
anode der Firma Kevex (KM1000606 EW-A) (Abb. 3.2). Die Maximalleistung dieser
Rintgenrdhre betrégt bei einer Fokusgrdke von 10 pgm 100 Watt. Ein Danerbetrieb
{iber einige Stunden ist bei dieser Réntgenréhre moglich, so dass sie fiir MikroCT-

Aufnahmen geeignet ist.
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SEIFERT
225KV TmA
Rinigen-
SCANRAY
v Bildwandler
KEVEX Silizium-
100kV/0, 1mA Flichendetektor
Rotationstisch/
Manipulator

Abbildung 3.1: Aufbau ciner Mikrofokus-Rontgenanlage. Das System besteht aus dred
Riintgenrdhren unterschiedlicher Leistungen und Fokusgrifen, zwei Detektoren und einem
Manipulator zur Positionicrung der Untersuchungsobjekts. Fir dic MikroCT-Aufnahmen
wurden die Rithre kleinster Fokusgrofe und der Silizinm-Flichendetektor eingesctat.

Abbildung 3.2: Mikrofokusrihre, Diese Rnggencuelle ist eine Transmizssionsquelle mit
ciner Wolfrumanode und hat cine Folousgrobe von 10 gm bed ciner Maximalspanoung von
100 &V und einem Maximalstrom von 0,1 mA.
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Experimentelle [ntersuchung eines CT-System

Aktive Flliche MR x 3048 mm?
Anzahl Dioden S12x512
Aufliung S x 400 pm?
Fixelaullisung 16 Bit
Energieaulnuhmeberzich 20 - 400 keV

minimale Auslese per Frame 133 ms

Abbildung 3.3: Verwendeter Detektor, Der Silizinm-Flichendetektor der Firma AMI be-
sitzt eine verhiiltnismiibig grofe Aufnahmefliche und ist fiir niederenergetische Aufnahmen
geeignet.

Als Detektor wird cin Silizium-Flichendetektor (AMICA-401) der Firma AMI (Ad-
vanced Mobile Imaging GmbH) cingescetet. Mil cinem Diodenarray von 512x512 aus
amorphem Silizium und ciner Pixelgrife von 400 pmox<400 pm besitzt dieser cine
sensitive Fliche von 20,4 cm =204 cm, mit der Strahlung der Wellenlinge 280 nm bis
780 nm detektiert werden kann. Als Konverter dient cine LANEX-Schicht unbekann-
ter Dicke. Auf der Eintrittsseite der Strahlen befindet sich als mechanischer Schutz
cine Aluminiumplatte von 0,5 mm Dicke. Die Spezifikationen dieses Detektors sind
in Abb. 3.3 zu finden.

Zur Rekonstruktion der Daten wird die gefilterte Riickprojektion (filtered hackpro-
jection, FBP) mit dem Feldkamp Algorithmus eingesetzt. Es handelt sich hierbei
um eine 3D-Rekonstruktion mit Kegelstrahlgeometrie. Die erste Version der Softwa-
re wurde im Rahmen von Promotionsarbeiten am Zentrallabaor fiie Elektronik (ZEL)
im Forschungszentrum Jiilich entwickelt [Fuh93, Zad96]. Eine Erneuerung und Ver-
hesserung wurde als Diplomarbeit in der Firma IntraVis durchgefithrt [Sch96). Beide
Rekonstruktionsprogramme wurden im Rahmen der vorliegenden Arbeit dem Sys-
tem in Jilich angepasst.

3.2 Charakterisierung des Systems

Die Hauptkomponenten cines Computertomographen sind die Réntgenguelle und
der Detektor, Bei der Rontgenguelle ist os wichtig, das Spektrum und das Verhalten

bei Filterung 20 kennen.

Die Leistung eines hildgebenden Systems (Detektors) kann quantitativ durch die
Sensitivitat und die Modulationsiibertragungsfunktion beschrieben werden. Das Rausch-
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W-Eellimatoren AL-Filter
Ml A0
L 4 Quell

AHmn|

Bl

Abbildung 3.4: Messaufban fiir Aufnahme der Spektren. Die Messung wurde mit einem
CdZnTe-Detektor vorgenommen. 2%2 Wolfram-Kollimatoren mit den Lochgrifen 200 pm
und 400 um dienen zur Reduktion des Strahlenflusses. Bel der Messung wurden verschie-
dene Rihrenspannungen und Aluminium-Filter cingesctat,

iibertragungsverhalten und das entsprechende Signal-zu-Rausch-Verhalten des Sys-
tems wird durch die Detektive Cuanteneffizieng (DOQE) beschrieben.

Artefakte in Detektorbildern sind unter anderem durch die Inhomogenitit der Szin-
tillatorschicht auf den Aufnahmesensoren und durch Unterschiede der DOE einzelner
Bereiche des Detektors verursacht,

3.2.1 Quellenspektrum

Das Spektrum der Mikrofokusrdhre wurde mit Hilfe eines einpixeligen CZT-Detektors
der Firma eVProaducts mit der Pixelgrife 5 x 5 x 5 mm?® aufgenommen. In Abh. 3.4
ist der Messanfhan skizziert. Der Abstand zwischen der Quelle und dem Detek-
tor hetriagt 300 mm. Zwei Kollimatorpaare worden eingesetzt, um die Zihlrate auf
einige tansend pro Sekunde zn reduzieren. Bei den Kollimatoren handelt es sich
um jeweils lmm dicke Wollramplattchen mit 15 mm Durchmesser und einem Loch
(2 = 200 porm + 2 x 400 pm) in der Mitte. Die Kollimatorpaare sind direkt vor dem
CZT-Detektor plaziert und 38 mm voneinander getrennt. Abb. 3.5 zeigt den CZT-
Detektor, die Kollimatoren und die konstruierte Halterung, Da keine Daten iiber die
Funktion der Quelle vorhanden waren, wurde bei dieser Messung das Verhalten des
Spektrums bei Anderung der Rihrenspannung und bei Einsatz von verschiedenen
Aluminium-Filtern untersucht. Als Rohrenspannung wurden 30 KV, 40 KV und 50 KV
gewahlt und die Filter worden von 0 mm bis 1 mun in 0,25 mm-Schritten variiert.
Vor der Messung wurden der Detektor und der verwendete Multi Channel Analyzer
wmit ciner Ameritium-241-Cuelle kalibriert.

Fiir jede Rohrenspannung-Filter-Komhbination wurde ein Spektrum anfgenommen.
Der Vergleich der ungefilterten Spektren (Abb. 3.6 links) zeigt, dass sich nicht nur

die maximale Grenzenergie sondern auch das Maximum der Verteilung mit steigen-
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Kollimsteren
Fizierichranbe
CFT-Detekinr Abmtandustilck
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Abbildung 3.5: Detektorsystem zur Messung des Quellenspektrums. In einem rohren-
formigen Aluminiumhalter mit Stange zur Fixierung werden der CZT-Detektor und die
Kollimatoren cinschlicBlich des Abstandhalters aus Kupfer exakt hintereinander positio-
niert,

Zahirala
. B EE R HBE B

Abbildung 3.6: Aufgenommene Spektren. Es wnrden die Energiespektren hei 30 kV,
40 kV und 50 kY aufgenommen (links). Diese verlaufen parallel und die Rihrenspannung
entspricht der Maximalenergic. Die gefilterten Spektren (rechts) bei 40 KV nehmen im
niederenergetischen Bereich immer weiter ab,
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Abbildung 3.7: Die Zusammensetzung des Defrise-Phantom. Das Bild des physikalischen
Phantoms zeigt ein zylinderformiges Gebilde, das sich aus 1 mm dickem roten PVC und
3 mm dichem Plexiglas zusammensctzt. Der Durchmesser betriigt 20mm.

der Anodenspannung zu hiheren Energien verschicbt. Die Grenzenergien der Kurven
stimmen mit den eingestellten Spannungen im Habhmen der Messgenauigkeit iiber-
ein. Die Intensitit der Kurven nimmt mit abnehmender Réhrenspannung aufgrund
des sinkenden Flusses ab, Bei gunehmender Filterung der Spektren (Abb, 3.6 rechts)
nimmt wie erwartet der niederenergetische Teil der Spektren stark ab. Das erhioh-
te Signal bei Energlen oberhalb der Beschleunigungsspannung lisst sich durch die
begrenzte zeitliche Auflésung des CAT-Detektors erkliren, wodurch mehrere Rént-
genqguanten als einziges Signal registriert werden.

3.2.2 Systemgeometrie

Um die Abweichung der Scannergeometrie von der Tdealpositionierung #u untersu-
chen, warde ein Defrise-Phantom hestehend aus wechselnden Schichten unterschied-
licher Alsorptionsstirke aus PVC (1 mm dick) und Plexiglas (3 mm dick) mit einem
Durchmesser von 20 mm hergestellt und verwendet (Abb. 3.7). An einem solchen
Phantom kinnen die in Kap. 2.1.3.1 heschriebenen geometrischen Fehlausrichtun-
gen besonders deutlich sichtbar gemacht werden. Das Phantom wurde ewischen dem
Detektor und der Quelle, die mit einem festen Abstand von 800 mm voneinander
entfernt stehen, positioniert (Abb. 2.23). Es wurden drei Messungen bei verschiede-
nen Vergroberungsfaktoren (8-, 3,2- und 2-fach) bew. Kegelwinkel (6,8°, 2,7 und
0,03%) aufgenommen. Dagzu wurden die Abstinde variiert, indem das Phantom im-
mer weiter von der Cluelle entfernt wurde,

Bei der Messung wurden 360 Projektionen bei 50 kV Rahrenspannung und 0,2 mA
Strom aufgenommen. Abb. 3.8 zeigt die Schnittbilder des rekonstruierten Phan-
toms. Die durch den bei Kreisscans verwendete Feldkamp-Algorithmus verursachte
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B-fach

3,2-fach 3 fach

karrigiert

Abbildung 3.8: Schnitthilder des Defrise-Phantoms, Die Aufnahmen bel verschiedenen
Vergriberungsfaktoren {oben) zeigen deutlich die Abnalune der durch den Kreissean auf-
tretenden Randeffekte, Im korrigierten Bild sind die Artefakte, verursacht durch die Fehl-
stellung der Rotationsachse, aufgehoben.

Verschmierung ist bei zunchmendem Kegelwinkel zu erkennen, An der mittleren Diar-
stellung lisst sich aufgrund der auftretenden Doppelriinder deutlich erkennen, dass
die Rotationsachse horizontal verschoben ist. Da der Effekt der doppelten Konturen
zu beiden Seiten symmetrisch auftritt, ist davon auszugehen, dass die Quelle nicht
verschoben ist. Eine longitudinale oder transversale Verkippung der Quelle oder Ro-
tationsachse ist ebenfalls nicht zu sehen, da die einzelnen Materiallagen deutlich
getrennt sind und somit kein Ubersprechverhalten gwischen den Schichten zu beob-
achten ist. Zur Korrektur der Lage der Rotationsachse wurde deren Position in den
Eingangsdaten der Rekonstruktion angepasst, da eine genavere Ahstandsmessung
oder Justierung des Scanners nicht méglich ist.

3.2.3 Detektor-MTF

Fiir die Messung der Detektor-MTF wurden verschiedene Linienraster und ein 200 pm
dicker Wolframdraht auf die sensitive Fliche des Deteltors positioniert, Bei 30 kV
und (1,33 mA wurde sine Projektion, die eine Summe aus 15 Bildern 4 200 ms ist,
anfgenommen (Abb. 3.9), auf der alle Ohjekte abgehildet sind.

Das Linienprofil durch den Wollramdraht weist aufgrund des schmalen Peaks daraul
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Abbildung 3.9: Aufnahme der Detektor-MTF. Auf der Detektoroberfliche sind ein Walf-
remdraht der Dicke 200 gm und drei Linienraster unterschiedlicher Auflésung aufgebracht.
Nur zwei der Linienraster (oben links und unten rechts} wurden fiir die Auswertung her-
BOEEEOEEN,

hin, dass die Detektorauflisung im Bereich der Pixelgroke liegen muss (Abb. 3.10).
Da der Peak aus wenigen Messpunkten bestebt, liasst sich nur schwer eine sinnvol-
le Fouriertransformation durchfiibren, wm die Modulationsiibertragungsfunktion zu
berechnen., Aus diesem Grund wurden Linienprofile von gwei Strichrastern unter-
schiedlicher Rasterungsform und -anzahl (Abb. 3.11 und 3.12) zur weiteren Aus-
wertung gewihlt. Ausgehend von 100 % Intensitiit im Bereich auferhalb der Ras-
terplittchen nimmt die Intensitit der Profile mit zunehmender Linienpaarfrequens
ab. 'Irigt man nun die prozentuale Intensitéit der erkennbaren Linienpaare pegen
ihre Frequenz auf, erhilt man die MTF-Kurve (Abb. 3.13). Definitionsgemi$ wird
eur Vergleichsewecken die maximale Auflisung durch die Frequenz, die zu 10 % der
maximalen MTF gehiirt, festgelegt. Beim vorliegenden Detektor kann die Frequens
== 1,15 &.f%, mit 10 % der maximalen MTF iihertragen werden. Dies hadeutet, dass
der Detektor nach GGl 3.1 eine Auflisung von ca. 43 mm aufweist. Dieser Wert
liegt in der Grikenordnung der Pixelgrige und ist somit der bestznerreichende Wert,

(5

Auflésung [rmm)] = MTF |

(3.1)
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Abbildung 3.10: Linienprofil des Wolframdrahts. Das Profil ist deltaférmig und umtasst
nur wenige Messpunkte, so dass eine Fouriertransformation nicht moglich ist.
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Abbildung 3.11: Profil des Linicnrasters mit der Aufldsung 0,6 — 2,6 -2 Dic Intensitit

T
nimmt mit abnehmender Linienpaardicke ab. Hier kann das Profil von 1,2 ?—i% waerade
noch® visuell aufgeldst werden,
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Abbildung 3.12: Profil des Linicnrasters mit der Auflésung 0,25 — 6 2. Dic Dichte der
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Abbildung 3.13: Gemessene MTF-Messkurve. Die Kurvenpunkte lassen sich aus der Aus-
wertung der beiden obigen Linienrasterprofile ablesen. Der MTF-Wert bei 10 % ergibt. eine

Auflésung von ca. 0,4

mii.
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Experimentelle Untersuchung eines CT-System

Abbildung 3.14: Schichthild des Wolframdrahts, Der Kontrast des Wolframdrahts zu
seiner Umgebung (Luft) st schr boch und somit ist er im Schnittbild deutlich sichitbar.
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Abbildung 3.15: Profil des Walframdrahts im Schichtbild. Fiir die Erstellung des Profils
sind die mittleren 50 Pixel in Betracht gezogen. Der Peak st schmal und umfasst sechs
Messpunkte.

3.2.4 System-MTF

Fiir die Aufnahme der System-MTF wurde ein 200 pm dicker Draht mit einem
Abstand von jewells 400 mm zur Quelle und zum Detektor zwischen diesen einge-
spannt und tomographiert. 360 Projektionen wurden bei 40 kV Réhrenspannung
und 0,25 mA Rihrenstrom aufgenommen und rekonstruiert (Abb. 3.14).

Da sich hier das Linienprofil des rekonstruierten Drahtes (Abb. 3.15) aus mehr
Punkten zusammensetzt als bei der der Detektor-MTF, lisst sich dureh dessen Fou-

riertransformation die MTF-Kurve des Systems errechnen (Abh. 3.16). Die ersten,
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Abbildung 3.16: Syston-MTF-Kurve. Dic schr hohen Werte am Anfang und dic hoch-
frequenten Werte sollten aufler Betracht gelassen werden. Somit ergibt sich bei 10 %#MTF
cine maximale Auflésung von 600 pm.

sehr hohen MTF-Werte sind Artefakte der Fouriertransformation, die aufgrund der
endlichen Ausdehnung des untersuchten Profils entstehen, Die korrespondierenden
langwelligen Anteile entstehen durch das Rauschen und Rekonstruktionsartefakte.

Die maximal auflishare Frequenz liegt bei ca. 0,3 wohei die Voxellinge

1
Voxellinge ?
aufgrund der zweifachen Vergriferung bei 200 um liegt. Dies bedeutet, dass die

Auflosung im Fall zweifacher Vergréferung bei dreifacher Voxelgrife liegt.

3.2.5 Rauschverhalten

Zur Bestimmung des NPS wurden vier identisch erzengte Leerbilder L1, L2, L3 und
L4 aufgenommen, wobei jedes Bild eine 512 x512-Matrix darstellt. Man spricht von
einem Leerbild, wenn der Strahl eingeschaltet ist und sich kein Objekt zwischen dem
Strahl und dem Detektor befindet. Die Bilder wurden zuniichst durch die Division

W) normalisiert und anschliefiend

durch den gemeinsamen Mittelwert (=
gegenseitig voneinander subtrahiert, um sechs reine Rauschbilder zu erhalten. Durch
die Division durch /2 liisst sich dann die Rauscherhéhung bei dieser Subtraktion
entsprechend der Fehlerfortpflanzung kompensieren. Es wurde fiir jede Zeile (512
Werte) eines jeden Rauschbildes (512x512 Pixel) das NPS berechnet, Um auch den

niederfrequenten Bereich zu beriicksichtigen, sind die einzelnen Aufnahmen nicht in
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Abbildung 3.17: Ergebnis der NPS-Messung, Hier ist die Frequenz gegen das Rauschen
fitr 40 kV und 50 kV Rihrenspannung aufpetragen. e Kurve nimmt typischerwelse zu
den hiheren Frequenzen ab. Das NP3 fiir die Spalten (schwarze Kurve) stimmt mit dem
der Zeilen (rote Kurve} fiberein,

kleinere Sektionen unterteilt worden. Da zuniichst nur die Zeilen betrachiet wurden,
wurde zur Berechoung die Gleichung 2.21 fiir den eindimensionalen Fall verwendet:

¥ Py
o ”

(F(I{=z})
8

NPSnorm(fe) = <‘

Das fihrt zu 3072 NPS-Kurven, die gemittelt 2u einer glatteren NPS-Kurve fiihren.
Uma zu untersuchen, ob das Rauschen sich isotrop verhiilt, wurde die ganeze Rechnung
auch mit den Spalten durchgefiihrt,

Der Detektor weist ein nahezo ideales Verhalten anf. Das heikt, dass das Rauschen
der verschiedenen Pixel Poisson-verteilt ist. Die NPS-Kurve (Abb. 3.17) nimmt ans-
gehend von niedrigen Frequenzen zu den hiheren Frequenzen stetig ab. Der nieder-
frequente Anteil entstebt, da die Pixelsignale sum Rand des Detektors hin abneh-
men. Dieser Effekt liegt darin begriindet, dass ausgehend von einem punktformigen
Fokus der Rontgenrohre die duberen Detektorpizel weiter entlernt von der Quelle

liegen als die mittleren Pixel.

Die Kombination der gemessenen MTF und des NPS sur DQE filr dieses System
setzt eine Messung des Quantenflusses voraus. Da diese mit hohem Aufwand ver-
bunden wiire und die Leistungsfihigheit des Systems bereits mittels der bestimmten
Grossen beurteilt werden kann, wurde diese Messung nicht durchgelihrt.
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Abbildung 3.18: Aufbau des Kontrastphantoms. Dicses Phantom setet sich ans deel klei-
nen Zylindern, die sich in einem griferen Zylinder befinden, zusammen. Anken befindet
sich cine Schicht Teflon, Das Phantom ist befiillbar.

3.3 Testmessungen mit dem System

Mit dem beschriebenen und charakterisierten CT-System wurden mehrere Phantom-
und in wvitro Tier-Messungen durchgefiihrt. In diesem Abschnitt sind drei dieser
Messungen exemplarisch gur Verdeutlichung der Bildqualitit aufgefiihrt.

Messung des Zylinderphantom

Das verwendete Phantom wurde nach dem Vorbild des PET-Phantoms gemib der
NEMA Vorschrift designt und gebaut. Es besteht aus einem 45 mm hohen Zylinder
mit 40 mm Durchmesser, worin sich drei weitere Zylinder gleicher Hohe und einem
Durchmesser von 10 mm befinden (Abb. 3.18). Einer der kleinen Zylinder ist massiv
und an dessen Kopfende befindet sich eine keilformige Bobrung von 5 mm Tiefe. Als
Material fiir alle Zylinder wurde Plexiglas gewiihll. Um den Aubenzylinder befindet
sich eine 1 mm dicke Schicht Teflon. Auker dem massiven sind alle Zylinder fillbar,
Am unteren Ende des Phantoms ist ein Stab wu Befestigungsewecken angebracht.
Mit dieser Struktur kann das Phantom gefiillt mit Wasser und Ol als Modell fiir
cinen Mauskopf dienen, wobei die Telonschicht den Schiidelknochen reprisentiert.
Der fubere Durchmesser richtet sich nach Dicke eines Miusekdrpers. Die keilformige
Bohrung soll im CT-Bild zur Verdeutlichung des Auflisungsvermigens dienen.

Fiir die Messung wurde der groke Zylinder mit destilliertem Wasser und einer der
kleinen Zylinder mit Rhizinusdl gefiillt. Die Rintgentdhre wurde auf 55 KV und
0,18 mA eingestallt. Die Ahstinde der Rotationsachse zor Quelle und Detektor be-
tragen jeweils 400 mm. Bei dieser Einstellung wurden in 0,5°-Schritten 720 Projektio-
nen, die sich jeweils aus der Addition von 7 Bildern 4 200 ms ergeben, aufgenommen.
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Luft Rhizinusdl Teflon

Raohrloch Whasser

Abbildung 3.19: CT-Schnitthilder des Kontrastphantoms. (1 und Wasser kinnen mit
einem Kontrastwert von 0,51 deutlich voneinander unterschieden werden. Die Ausdehnung
des Bobirlochs im mittleren Bild und somit die Auflisung des Systems betriigt 0,1 mm.

Abb. 3.19 zeigt Schnittbilder durch das rekonstruierte Bild, Die beiden visuell unter-
scheldbaren Materialien mit dem geringsten Dichteunterschied hier sind das Wasser
(1,0 &) und das Rhizinustil (0,96 _2%;), das ungefihr die Dichte von Fettgewebe
(0,85 %) besitzt. Der Kontrast zwischen Wasser und Ol betrigt nach Gl. 3.3 0,51.

h-5L

Kontrast = L+

(3.3)

Der Plexiglaszylinder konnte wegen seiner dem Wasser sehr Shnlichen Dichte (1,16 )
hegl. des Kontrastes nicht aufgelist werden. Jedoch die Spitzs des Bohrlochs ist in
den beiden linken Schnitthildern zu sehen. Die Grike des kleineren Bohrlochs (Mit-
ta) betrigt ca. 1,1 mm. Somit kann mit diesem System hei zweifacher Vergrikerung
eine Systemauflisung von mindestens 0,1 mm erreicht werden.

in witro-Messung einer Maus

Als Beispiel fiir sin komplexes Untersuchungsobjekt wurde eine in Formalin kon-
servierte Maus, die sich in einer 100 mm hohen und 40 mm breiten Plastikkaniile
hefindet, gewihlt (Abb. 3.20).

Es wurde eine Rohrenspannung von 48 kY und ein Réhrenstrom von 0,21 mA ein-
gestellt und die resultierende Strahlung direkt am Quellenfenster mit einem lmm
dicken Aluminiumplittchen gefiltert. Der Abstand der Rotationsachse wur Quelle
betrigt 260 mm und zum Detektor 407 mm, so dass sich ein Vergrikerungsfaktor
von 2,6 ergibt. 360 Projektionen addiert aus jeweils 8 Bildern 4 135 ms wurden

aufgenommen und rekonstroiert.



3.3. Testmessungen mit dem System

Abbildung 3.20: Foto einer konservierten Maus, Die Maus befindet sich in einer mit
Formalin gefiillten Plastikkandile,

Abbildung 2.21: Rekonstruierte Bilder der Maus, Die beiden Bilder rechts aeigen Schmnitt-
bilder durch den Schidel bzw. die Brust. Im 3D-Bild ist durch Aushlenden des weichen
Gewehes das Skolett darpestellt.



Experimentelle Untersuchung eines CT-System

Abbildung 3.22: Priiparation der Hatte. Eine gefrorene Ratte wurde in Banschanm ein-
gegossen, um cine hihere Stabilitit und bessere Positionicrfahigheitbei der CT-Messung
zu erreichen,

In den Schichtbildern sind die Knochen sehr deutlich und teilweise auch weiches
Gewebe zu erkennen. Im Schiidelbereich konnte das Gehirn nicht aufgelést werden.
Der Grund fiir die schlechte Aufldsung der Weichteile liegt vermmutlich in der langen
Konservierzeit in Formalin. Das 3D-Bild vom Skelett (Abb. 3.21) ist in dem 3D-
Visualisierungstool VGStudio (Volume Graphics) erstellt und durch Einstellung der
Opazitit das weiche Gewebe ausgeblendet worden. Die Knochenstruktur ist bis ins
kleinste Detall erkennber,

in witro-Messung einer Ratte

Da bei Kleintieruntersuchungen auch Ratten von grokem Interesse sind, wird als
drittes Deispiel eine Messung einer Ratte dargelegt. Diese ist zur besseren Stabili-
sierung in Bauschaum eingegossen (Abb. 3.22).

Fiir die Messung wurde das Objeki und somit auch die Rotationsachse 400 mm
von der Quelle und 500 mm vom Detektor entlernt positioniert. Die Rihrenspan-
nung wurde auf S0V und der -strom auf 0,2 mA eingestellt. Die gesamte Ratte
wurde in gwei Schritten aufgenommen, wobei fiir jede Messung 360 Projektionen,
die sich jeweils aus der Summe von 15 Bildern & 200 ms ergibt, aufgenommen und
rekonstruicrt.

Im Gegensatz gu den Schichibildern der Maus sind im sagittalen und frontalen
Schnitt bei der Ratte (Abb, 3.23) nicht nur Knochen, sondern auch deullich innere
Strukturen zu erkennen.
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d.3. Testmessungen mit dem System

Abbildung 3.23: Hekonstruierte Bilder der Ratte, Die Bilder sind ans zwei Messungen
gusammengesctzten. Im o sagittalen und frontalen Schnitt kann man Organe crkennen. Dic
Oherfliche und das Skelett der Hatte sind in den 3D-Bildern deutlich zu sehen.



Kapitel 4
Simulation

In diesern Kapitel der Arbeit wird die Simulation von verschiedenen CT-Systemen
behandelt. Nach einer Diskussion von maglichen Simulationsansétzen wird das hier
verwendete Simulationstool und die damit zusammengestellte CT-Simulation vor-
gestellt. Anschliekend wird diese anhand von Messungen verifiziert und es werden

die gerechneten Simulationen und ihre Ergebnisse dargelegt.

4.1 Grundlagen einer CT-Simulation

Es gibt zwei Ansitze fiir eine CT-Simulation: Die analytische und die Monte-Carlo-
Methode. Die meisten physikalischen Effekte, die bei der Réntgencomputertomogra-
phie auftreten, lassen sich vollstiindig analytisch beschreiben. In diesem Fall wird
die exponentielle Schwéchung der Strahlung entlang der vorkommenden linearen
Photontrajektorien anhand des Schwichungsgesetzes

[ = Lo Jsuto)ses (4.1)

herechnet. Dabei ist Iy die Anfangsintensitét, p der material- und energieabh&n-
gige Schwichungskoeffizient und § die Strecke l&ngs des Strahls. Die Simulation
heschreibt folglich die Entwicklung des Flusses der Strahlung. Der Vorteil dieses An-
satzes liegt in seinem einfachen Algorithmus und der daraus resultierenden Schnel-
ligkeit. Ein wesentlicher Nachteil dieser Methode stellt die Vernachlissigung der
Streuung dar, was die Simulation offensichtlich unvollstindig macht und wesentli-
che Aspekte der CT-Abbildung ignoriert. Weder die durch die Streuung auftretenden
Auflosungs- noch die Kontrastgrenzen des Systems kinnen erfasst werden, sodass
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eine solche Simulation nur ein &ukerst qualitatives Bild der gemessenen Projektions-
bilder ermaglicht.

Zur Beriicksichtigung des Streueffekts zusétzlich zum Fluss bietet sich die Moglich-
keit eines weiteren Ansatzes, der Monte-Carlo-Methode, Hier werden alle Photonen
einzeln auf ihrem Weg durch die Materie verfolgt und ihre Wechselwirkungen mit
diesem beobachtet. Die Endintensitit I wird somit durch die Summe iiber die Quan-

ten g beschrieben:

I=%"1, (4.2)

Neben der Beriicksichtigung der Streuung hat dieser Ansatz weitere Vorteile. Zum
einen erméoglicht die Simulation einzelner Photonen eine Untersuchung des Quanten-
ranschens, zum anderen ist es mdglich, auf bekannte Wechselwirkungsquerschnitte
der fundamentalen Wechselwirkungsprozesse zuriickzugreifen, nm die Schwichungs-
konstante p zu bestimmen. Allerdings ist zu beachten, dass bei der Aufnahme von
Projektionen bei CT-Aufnahmen die Anzahl der Photonen sehr hoch ist und die
Monte-Carlo-Methode im Vergleich #u der analytischen Methode daher sehr zeit-
aufwindig ist.

In dieser Arbeit wurde wegen der Vollstindigkeit der Informationen die Monte-
Carlo-Methode gewihlt. Hierzu wurde auf der Grundlage des Simulationspakets
GEANT4 ein Simulationsprogramm erstellt.

4.2 GEANT4

Das Simulationspaket GEANT4 wird seit etwa 1994 von einer internationalen Ent-
wicklergruppe am Europdischen Kernforschungszentrum (CERN) entwickelt. Es er-
moglicht die Beschreibung der Wechselwirkung von (hochenergetischen} Elementar-
teilchen mit Materie. Prim#res Einsatzgebiet ist die Hochenergiephysik, inshesondere
die Simulation der an Teilchenbescheunigern in den Detektoren auftretenden Pro-
zesge., Weitere Anwendungsgebiete umfasgsen u.a. die Kernphysik, die Medizinphysik
und die Astrophysik. Im Rahmen dieser Arbeit ist nur ein kleiner Aspekt der Fi-
higkeiten des Pakets von Bedeutung: Die Simulation der Wechselwirkung zwischen
der Rontgenstrahlung und der Materie, d.h. zwischen Photonen und Elektronen bei
relativ geringer Energie.

GEANTH4 ist im Gegensatz zu friiheren Versionen des GEANT-Projektes in CtF im-
plementiert. Es ist daher eine Neuentwicklung und stellt keine kontinuierliche Wei-
terentwicklung von &lteren GEANT-Versionen dar, die in FORTRAN geschrieben
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sind. GEANTH liefert im wesentlichen eine Klassenbibliothek, die die grundlegenden
Komponenten zur Erstellung einer Simulation bereits zur Verfigung stellt. Insbe-
sondere die Geometricberechnung, die Beschreibung der Wechselwirkungsprozesse,
das Management der Teilchen und grundlegende Funktionen gur Konstruktion einer
Teilchenquelle und eines Detektors sind hier enthalten.

CT-Sim GEANT4
—

ﬂ'l-llllvll!lllllﬂﬁ?ﬁjﬂﬁmmﬂumnrm ||

r N A

CT-Physics | g :“.' L e E -l GV UserPhysicslist ||
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Abbildung 4.1: Schematische Darstellung des Simulationstools CT-SIM. Die wesentlichen
Teile des Programms und ihre Begiehungen nntereinander werden im Text beschriehen.

4.3 CT-Sim

Innerhalb der von GEANTY bereitgestellten Umgebung sind einige Ct* Objekte zu
implementieren (Abb, 4.1), Diese lassen sich wie folgt unterteilen: Ein Objekt fiir die
Beschreibung der Rintgenquelle, ein Objekt fir die Definition der zu simulierenden
physikalischen Effekte und eine Gruppe von Objekten fiir die Definition des Datek-
tors und des Objelkts. Weiterhin muss ein sogenannter Messenger fiir die Interaktion

mit dem Benutzer implementiert werden.
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4.3. CT-Sim

Neben diesen, im Folgenden ausfiihrlich beschriebenen Komponenten, hesteht CT-
Sim aus weiteren Teilen zur internen Behandlung der nach dem Auftreffen des Pho-
tons auf die Pixel auftretenden ,Events®. Nicht weiter diskutiert werden die fiir die
Visualisierung ndtigen Ohjekte. Eine vollstindige Auflistung des Programms befin-

det sich im Anhang zu dieser Arheit.

4.3.1 Die Rintgengelle

Die Rintgengelle wird in GEANT4 als ein von G4VUserPrimaryGeneratorAction
abgeleitetes Objekt spezifiziert. Im Wesentlichen werden hier die Anfangsrichtung
und die Energie der erzeugten Rintgenquanten festgelegt. Die Richtung der (Quanten
wird dabei zuféllig innerhalb eines durch ein in frei wihlbarer Distans definierten
Rechtecks spezifizierten Raumwinkelbereichs gewéhlt. Die Energie der Teilchen wird
ebenfalls durch Zufallszahlen festgelegt. Dabel wird sichergestellt, dass die Verteilung
der Energien einem vorgewihlten Spektrum entspricht. Im Grenzfall hoher Teilchen-
zahlen liefert die Réntgenquelle an jedem Punkt im gewihlten Raumwinkelbereich
das gleiche vorgegehene Energiespektrum der (Quanten.

4.3.2 Physikalische Wechselwirkungen

In GEANT4 ist es notwendig, ein Ohjekt zu definieren, das die gewiinschten physi-
kalischen Wechelwirkungsprozesse bereitstellt. Die eigentliche Implementierung die-
ser Prozesse ist bereits Teil der GEANT4 Umgebung. Somit tnuss die gewiinsch-
te Auswahl den zu simulierenden Teilchen sugeordnet werden, Im Falle einer CT-
Simulation ist hier natiirlich die Simulation der Wechselwirkung der Réntgenquanten
mit der Materie zu betrachten, Von den drei Wechselwirkungsmechanistnen Paarbil-
dung von Positronen und Elektronen, Comptonstreuung und Photoeflekt sind nur
die beiden letzten relevant, da die Réntgenquanten nicht iiber eine aunsreichende
Energie zur Erzeugung eines Elektron-Positron Paares verfiigen. Fiir eine esinfache
CT-Simulation geniigt die Beachreibung der Abgorptionsprozesse durch den Photo-
effekt und die Streuung der Réntgenquanten durch die Coulombstrenng. Hierbei
werden allerdings die durch den Photoeffekt entstehenden sekundiren Elektronen
nicht weiter betrachtet. Es sind Prozesse vorstellbar, in denen diese Elektronen wie-
derum Rintgenquanten erzeugen. Zur Simulation solcher Prozesse ist es notwendig,
auch die entsprechenden Wechselwirkungen der Elektronen zu simulieren. An erster
Stelle wire hier die Simulation der Bremsstrahlung und die im inversen Photoeflekt
entstehende charakteristische Strahlung zu nennen. Das CT-Simulationsprogramin
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ermdglicht es, diese Prozesse ebenfalls zu simulieren. Im Allgemeinen ist dies aller-
dings nicht nétig, da solche Prozesse zum CT-Signal nur in héherer Ordnung bei-
tragen. Eine Vernachlissigung der Elektronenwechselwirkungen erlaubt daher eine

einfachere und daher schnellere Simulation.

4.3.3 Das Objekt

Neben diesen beiden relativ einfachen CFt-Objekten muss auch der Detekior und
das zu durchstrahlende Objekt spezifisiert werden. Hierbei ist su beachten, dass
GEANT urspriinglich zur Simulation von komplexen Detektoren in der Hochener-
giephysik entwickelt wurde. Daher wird sowohl das zu durchstrahlende Volumen
als auch der eigentliche Réntgendetektor zuerst einmal als Detektor im Sinne der
GEANT Umgebung definiert. Hierzu sind verschiedene Schritte notwendig. Begin-
nend mit einem das ganze System umschliessenden ,Welt*-Volumen wird eine hier-
archische Struktur von verschiedenen, ineinander eingebetteten Kdrpern erzeugt.
Es stehen hierbei grundlegende geometrische Formen wie z.B. Quader, Zylinder,
Kugeln, Kegel ebenso zur Verfiigung wie komplizierte, durch Begrenzungsflichen

definierte Formen.

Neben der reinen Definition der Geometrie muss den erzeugten Volumen auch ein
Material zugewiesen werden. Hierzu stehen Klassen zur Verfiignng, die eine Defini-
tion von beliehigen Materialien ausgehend von ihrer chemischen Zusammensetzung
ermoglichen. Die fiir die Simulation notwendigen Materialparameter wie die Wir-
kungsquerschnitte der verschiedenen physikalischen Prosesse sind Teil der GEANT4
Umgebung und miissen nicht explizit angegeben werden,

Die Implementierung der CT-Simulation sieht vor, den Réntgendetektor als ein re-
gelmissiges Feld von (Juadern, die die einzelnen Detektorpixel darstellen, zu simu-
lieren. Die Grosse und die Zahl dieser Pixelvolumen sowie die Grisse der Pixelzwi-

schenrdume kinnen frei gewihlt werden,

Ans Griinden der Ubersichtlichkeit wurde die Definition der verschieden Volumen anf
drei Klassen verteilt. In CT_OBJECT wird das zu durchstrahlende Volumen defi-
niert. Alle Kérper der Untersuchungsobjekte liegen dabei vollstindig innerhalb eines
umschliekenden Volumens, der LogicalObjectWorld. Die Klasse CT_DETECTOR
definiert einen Flichendetektor, indem einzelne Dektorpixel auf einem regelmissigen
zweidimensionalen Gifter angeordnet werden. Es ist hierbei mdglich, ein Detektor-
material zu wihlen, die Groke und Anzahl der Pixel beliebig zu variieren und auch
ginen Zwischenraum zwischen den Pixeln su spezifizieren. In der Klasse CT SETUP
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Obpect-Yolume

Abbildung 4.2: Beispicl fir cin Simulationssetup in CT-Sim. Links ist das vollstindige
Setup innerhalb der LoglealObjectWorld abgebildet, rechts eine Ausschnittsvergriberung
des Objektes,

werden dann der Detektor und die LogicalObjectWorld innerhalb eines grofen Simu-
lationsvolumens, der PhysicalWorld angeordnet. Dieses Volumen definiert den maxi-
malen Raum, der innerhalb der GEANT4-Simulation betrachtet wird. Ein Teilchen,
das dieses Volumen verlilt, geht verloren. Gleichzeitig definiert dieses Volumen auch
das Koordinatensystem, in dem die Quelle positioniert wird, die sich offensichtlich
ebenfalls innerhalb der PhysicalWorld befinden muss. Ein Beispiel fir ein Simula-
tionssetup, dargestellt durch die in GEANTY verfiighare Visualisicrungsfunktionen,
geigt die Abb. 4.2. Das Setup entspricht dem in Kap. 4.6 benutzten Aufbau zur
Simulation eines Kontrastphantoms,

4.3.4 Der Detektor

Die bisher beschriebenen Objekie reichen im Prinzip aos, um ein CT-System mittels
GEANTY ¢u simulieren. Iin letzlen Abschoitt wurde auch schon die Konstruktion
des Detektors aus einzelnen Pixelvolumen besprochen. Allerdings fehlt noch eine
komfortable Datenausgabe. Hierzu gibt es die Moglichkeit, einzelne Volumen zu
sogenannten  sensitiven Detektoren™ zu erkliren. Konkret wurde dieses Kongept auf
die die Detektorpizel definierenden Quader angewandl, Die GEANT4 Umgebung
ruft nun Methoden des sensitiven Detektors anf, sobald ein Teilchen in das Valumen
eines Detektorpixels eintritt.

Das Programm kann in gwel verschiedenen Modi betrieben werden:
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1. Im einfachsten Fall wird bei jedem einen Pixel treffenden Teilchen ifiberpriift,
ob es sich um ein Photon handelt. Falls dies der Fall ist, wird die Energie
des Teilchens bestimmt und ein Count fiir den entsprechenden Pixel und die
Energie des Photons erzeugt. Dies entspricht einem idealen Detektor mit 100%
(Quanteneflizienz und einer M'TF, die durch die Pixelgrisse festgelegt ist. We-
der die Pixeldicke noch das Material der Pixel sind hierbei von Bedeutung.
Auch Streueffekte, die dazu filhren, dass ein Réntgenquant in mehreren Pi-
xeln detektiert wird, werden nicht beriicksichtigt. In Kombination mit einer
Simulation, die keine Elektronenwechselwirkungen beriicksichtigt, ermdglicht
dieser Modus eine relativ schnelle CT-Simulation. Es sei angemerkt, dass die
Beriicksichtigung der physikalischen Vorginge im Objekt dennoch heibehalten
werden,

2. Im Gegensatz zu diesem sehr vereinfachten Verfahren werden im zweiten Mo-
dus die physikalischen Prozesse bel der Detektierung der Quanten genauer
simuliert. Hierzu werden sowohl die Photonen- als auch die Elektronenwech-
selwirkungen betrachtet und fiir jedes einzelne, die Quelle verlassende Photon
- in der GEANT4 Terminologie fiir jedes Event - wird die pro Pixel deponierte
Energie bestimmt. Hierbei kann es sowoh] vorkommen, dass mehrere Detektor-
pixel jeweils einen Teil der Energie detektieren als anch dass nur ein Bruchteil
oder vielleicht nichts der auf den Detektor treffenden Gesamtenergie registriert
wird. Das Material der Detektorpixel spielt hier eine wesentliche Rolle und
auch die Dicke der Pixel wird simuliert. Dieser Modus erweitert die Beschrei-
bung des Detektors, so dass teilweise auch die MTF und die Quanteneffiziens
simuliert werden, Allerdings ist diese Beschreibung natiirlich irnmer noch un-
vollstindig, da die Szintillationsprozesse sowie die weitere Signalaufnahme und

Verarbeitung nicht beriicksichtigt wird.

4.3.5 Die ,Messenger*

Nach dem Start des Programms stellt GEANT4 eine interaktive Kommandozeile
zur Verfiijgung. Hier kénnen die wesentlichen Funktionen des Programms gesteu-
ert werden. Neben der Visyalisierung des gesamten Aufbaus kann hier auch die
gewiinschte Anzahl von zu simulierenden Photonen, die die Quelle erzengen sall,
festgelegt werden. Diese Standardfunktionalitit ist bereits innerhalb der GEANT4-
Umgehbung implementiert und wird iiber sogenannte Messenger-Klassen realisiert.
Fiir die CT-Simulation wurde ein weiterer Messenger mit zus#tzlichen Funktionen
hinzugefigt, der Befehle sur Datenausgabe sur Verfiigung stellt, wobei die Daten-
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Abbildung 4.3: Vergleich von gemessenen und simulierten Spektren. Dargestellt sind
das ungefilterte gemessene Wolframspektrum und jeweils vier dazugehirige gemessene wnd
simulierte gefilterte Spektren, die sich als deckungsgleich erweisen.

ausgabe in drei verschiedene Dateien erfolgt. Zum einen werden die gesammelten
Intensitiiten pixelweise und energieselektiert herausgeschrieben. Weiterhin wird ein
Gesamthistogramm summiert iiber alle Pixel und eine simulierte Projektion, in der
die Intensititen fr jeden Pixel berechnet wurden, abgespeichert. Mit einem weite-
ren Befehl kann der Detektor wieder in den Nullzustand versetzt werden, um eine
weitere Aufbahme zu simulieren. Um nicht our einzelne Projektionen simulieren zu
konnen, sondern auch eine gesamnte CT-Aufnahme, ist es ausserdem moglich, mittels
neu definierter Befehle das Objekt um beliebige Winkel zu dreben.

4.4 Verifikation

Zur Uberpritfung der Funktionstiichtigkeit der aufgestellten Simulation wurden zwei
Vergleiche mit Messungen durchgefithrt.
Einfluss von Al-Filtern auf das Spektrum

Aunsgangspunkt war das ungefilterte Spektrum einer Rontgenrohre mit einer Wollra-
manode bei 40 EV. Die gelilterten Spektren dieser Rohre bei gleicher Spannung sind
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aus Messungen bekannt [CGB01, Goe03]. Zur Simulation des Filtereffekts wurde das
ungefilterte Spektrum als Quellenspektrum der Simulation gewihlt, Direkt vor der
Quelle wurde ein Aluminiumfilter, dessen Dicke von 0,25 mm bis 1 mm in 0,25 mm-
Schritten variiert wurde, plaziert. Der Detektor wurde als idealer Detektor simuliert
und registrierte alle ankommenden Photonen. Jedes der gefilterten Spektren wurde
separat simuliert, wobei bei jeder Simulation soviele Teilchen generiert wurden, bis
die Anzahl der registrierten Teilchen deutlich iiber 10° lag.

Alle gemessenen und simulierten Spektren sind in Abb. 4.3 in einem Koordinaten-
system dargestellt und es ist zu erkennen, dass im Energiebereich iiher TkeV die
Kurven fast deckungsgleich sind. Das weist darauf hin, dass die Materialien korrekt
definiert und alle notwendigen Wechsenwirkungsprozesse in die Simulation eingebun-
den sind. Auferdem werden die am Detektor ankommenden Photonen vollsténdig
registriert, Im Energiebereich unterhalb von 7kV sind zwei kleine relative Maxima
zu erkennen, deren Auftreten jedoch in den Eigenschaften des verwendeten CZT-
Detektors begriindet liegt. In der Simulation wird dieser Effekt aufgrund des als
ideal angenommen Detektors daher nicht wiedergegeben.

Schwiichungskurven verschiedener Materialien

Um den Einfluf des Detektormaterials anf die Eigenschaften realer Detektoren zu
untersuchen, wurden entsprechende Schwichungskurven simuliert. Dabei laufen die
Photonen eines hotnogenen Spektrums von der Quelle aus durch eine Schicht des-
jenigen Materials, dessen Schwichungskurve gefragt ist, und treffen, falls keine Al-
sorption stattfindet, auf den idealen Detektor, Als Materialien wurden die Detek-
tormaterialien Se, GAOS, CsI und CZT mit einer Dicke von 500 pm gewihlt und es
wurden bei jeder Rechnung 10% Photonen generiert.

Die resultierenden Schwichungskurven sind in Abb. 4.4 dargestellt. Zum Vergleich
wurden auch die entsprechendenr Messkurven aus der NIST!-Datenbank eingefiigt.
Auch hier sind die Kurven deckungsgleich und zeigen, dass die Simulation die Rea-
litdt gut wiedergibt. Somit kann man davon ausgehen, dass die im folgenden sirnu-
lierten Effekte auch durch Messung erhalten werden kénnen.

! National Institute of Standards and Technology (http://physics.nist.gov)
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Abbildung 4.4: Vergleich von gemessenen und simulierten Schwiichungskurven. Die Kur-
ven der simulicrten und gemessenen Massenschwichungkocffizienten der gewihlten Mate-
rialien stimmen fiberein, Das hihere Hanschen bel hitheren Energlen st durch die logarith-
mische Durstellung bedingt,

4.5 QE von Detektormaterialien

Die Quanteneffizienz von Detektormaterialien wurde durch thre Absorptionskralt
von Rintgenstrahlung beurteilt, wobei eine hohe Absorption von Rintgenguanten
eine hohe Quanteneffiziens bedeutet. Abb. 4.5 eigt den simulierten Aulbau dieser
Untersuchung.

Hier gehen von der Cuelle, die entsprechende Filter mit integriect, fir jede Simula-
tion 100.000 Quanten bestimmter Energieverteilung aus. Diese durchdringen nach
18 v eine Schicht, die aus dem zo untersuchenden Detektormaterial mit bestimmier
Dicke besteht. Hinter dieser Schicht werden die Rintgenguanten, die nicht absorbiert
wurden, von einem idealen Detektor registriert. Die Differenz ewischen den ergzeu-
gen und registrierten Chuanten ergibt die Anzahl der absorbierten Guanten. Um eine
Absorption von der Luft auszuschlieben, wurde dieser Aufbau im Vakoum simuliert.
Damit alle Quanten durch das Detekiormaterial laufen, wird der Strahlenkegel in
seiner Gribe entsprechend begrenst.

Als Quellenspektren wurden diejenigen einer Wolfram- und Molybdin-Quelle? ge-

*Im Folgenden werden die Réntgenguellen mit einer Wolframanode baw. Molybdinanode sur
begrifflichen Vereinfachung ale Walfram- baw, Malvbdinquells bezeichnet.
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Abbildung 4.5: Simulierter Aufbau der Quanteneffizienz. Rintgenquanten bestimmter
Energieverteilung durchdringen das zu untersuchende Detektormaterial und werden bei
nicht erfolgter Absorption im Detektor gezihlt.

wihlt, deren ungefilterten Spektren ans Messungen mit einem einpixeligen CdZnTe-
Detektor bekannt waren [CGBO1, Goe0d]. In der Computertomographie werden iib-
licherweise Walfram-Quellen singesetzt, die sich durch ein breites Spektrum, dessen
Energieschwerpunkt dentlich mit dem Einsatz von Filtern steigt, anszeichnen. Das
hier verwendete Wolframspektrum fillt durch die hohen charakteristischen Linien
im niederenergetischen Energishereich anf. Diese sind als L-Linien des Spektrums zu
interpretieren und verschwinden bei Einsatz von Filtern relativ schnell. Molyhdéin-
Quellen finden normalerweise ihren Einsate in der Mammographie. Trotz breitem
Spektrum liegt der Schwerpunkt des Spektrums aufgrund der sehr hohen charak-
teristischen Strahlung im niederenergetischen Bereich und wird bei Filterung kaum
verschoben. Folglich eignen sich Molybdin-Cuellen sehr gut fiir kontrastreiche Auf-
nabmen und wurden aus diesem Grund bei dieser Simulationsstudie beriicksichligt.
Die Energieverteilung dieser Spektren nach Filterung mit Aluminiumplittchen ver-
schiedener Dicke (0,0 mum, 0,25 mm, 0,5 mm, 0,75 mm, 1,0mm) wurde zuvor simu-
liert (Kap. 4.4), um eine genaue Festlegung der Anzahl der generierten Photonen zu
gewiihrleisten (Abb. 4.6).

Als Detektormaterialien wurden aufgrund ibhres Einsatzes baw. des steigenden In-
teresses in der Computertomographie Selen, GAOS, Csl und Cd¥ZnTe ausgewiihlt
{Kap. 2.1.2.2), wobei ihre Eigenschaften, wie Dichte und atomare Komposition, aus
der NIST-Datenbank entnommen wurden. Die Dicke der Materialien wurde in 14
bzw. 15 Schritten von 0 bis 1 mm varfiert, wobei im Ubergangshereich der sich von
stark zn langsam dndernden Ahsorptionsstiirke kleinere Intervalle gewiihlt worden.
Es wurden fiir diesen Abschnitt insgesamt 580 Simulationen durchgefithrt, wobei fiir
jede der Rechnungen 1,6 10° Photonen generiert wurden,
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Abbildung 4.6: Spektren fiir die Simulation der Quanteneffizienz, Bei den verwendeten
Spektren handelt es sich um ein Wolfram- und ein Molybdin-Spektrum, die in separaten
Sinmlationen guvor gefiltert wurden.

In Abh. 4.7 sind exemplarisch fiir den Fall der Molybdin-Cuelle die QE-Kurven
der vier Detektormaterialien aufgefiibet, wobei die Werte sich mit Gl 4.3 aus den
simulierten Schwiichungskurven errechnen lassen.

QE=1-¢ (4.3)

Daraus erklirt sich auch die loparithmische Steipung mit der Materialdicke. An allen
Diagrammen ist zu erkennen, dass die Ahsorpiionsstirke mit zunshmender Filte-
rungsstirke abnimmt, da durch die Filterung die niederenergetische Strahlung, die
hesonders gut von der Detektormaterialschicht absarhiert wird, entweder vollstindig
oder zu einem grofen Teil geschwiicht wird. In siner anderen Darstellung (Abh. 4.8)
lassen sich die Absorptionsstirken der verschiedenen Detektormaterialien hei siner
hestimmten Quellenfilterung { hier 0,75 mm Aluminium) miteinander vergleichan,
Wie hier zu sehen ist, kann folgende Reihenfolge aufgestellt werden:

QE(GAOS) > QE(Se) > QE(CZT) > QE(Csl), (4.4)

die fiir alle Filterstiirken gilt. Bei einer Materialdicke von 0,2 mm fiberkreuzen sich
die Se- und CZT-Kurve, wobei sich ihre Werte nach dem Kreuzungspunkt geringfi-
gig von einander unterscheiden. Der Verlauf der QE-Kurven fiir die Wolfram-Cuelle
sind den hisher gezeigten sehr dihnlich. Zum Vergleich wurden in Abb. 4.8 zwai
Diagramme unterschiedlicher Quellen gegeniibergestellt. Auch beim Einsate eines
Wolframspektrums hat GdOS die hochsten und CsI die niedrigsten QE-Werte. Die
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Abbildung 4.7: Beispicle der gercchneten QE-Kurven, Dargestellt sind dic QE-Kurven
dor vier Detektormaterialien hel Verwendung der Molyhdiinspektren.
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Abbildung 4.8: Vergleich von QE-Kurven. Bel einer festen Filterung, .13, 0,75 mm Al
lassen sich dic QE-Kurven der cinzeloen Materinlicn vergleichen (links), Auberdem st das
enteprechende Diagramm filr die Walfram-Cnelle dargestallt.

Kurven von Se und CZT stimien bis ca. 0,15 mm Materialdicke quasi iberein und
unterscheiden sich danach geringfigig.

4.6 Kombination verschiedener Komponenten

Im Realfall haben Kriterien wie Kosten, Verfiigharkeit, Praktikabilitat oder Reali-
sierbarkeit als Flichendetektor bei der Auswahl der Komponenten cines MikroCT-
Systems deutlich Vorrang. Somit stellt sich die Frage, ob cine andere Kombination
von Detektor und Guelle nicht zu einer besseren Bildqualitit gefiibet hiitte. Da der
erreichbare Kontrast aufgrund der kleinen Objektgrike und damit auch der kurzen
Durchstrahlungswege ein wichtiger Aspekt bel MikroCT-Aufnahmen ist, soll hier
der Einfluss der Kombination verschiedener C'I-Komponenten {Detektormaterial,
Cuelle, Filter) auf den beobachteten Kontrast wischen im Kérper auftretenden Ge-
webetypen untersucht werden,

Dasgu wurden die bereits oben verwendeten Quellenspektren (Wolfram und Molyb-
dén}, Detektormaterialien (Selen, GAOS, Csl, Cd¥nTe) und Filter (0-1 mm Alumi-
nium) kombiniert und zu verschiedenen CT-Systemen zusammengesetzt. Die Dicke
der einzelnen Detektormaterialien und die Pixelgrife wurden anhand kommergiell
erhiiltlicher bew. bereits in der Mikro-Computertomographie eingesetzten Detek-
toren festgelegt (Tab. 4.1). Da auch die Quellen vorhanden sind, kann man von
real wusammenstellbaren Systemen sprechen. Dies gilt jedoch nicht fiir den CZT-
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He Csl CZT | GdOS8
Dicke 250 pm | 500 pm | 2 mm | 45 pm
Pixelgrite | 66 pm | 100 pm | 2 mm | 50 pm

Tahelle 4.1: Eigenschaften der benmtzten Detektormaterialien, Die angegebene Dicke und
Pixelgrife der Detektoren wurde von vorhandenen und teilweise eingesetzten Komponen-
ten entnommen.

lrnm bris §5reem
abhiingig won der
Pixelpride des Duiskiom

Abbildung 4.9: Phantom fiir Kontrastsimulation. Das Phantom ist aus fir Mikro-CT
interessanten Gewehetypen gusammengesetzt. Be besteht aus einer Wasserhox, die vier
kleinere Boxen aus Fett, Luft, Gehirn und Knochen enthilt.

Detektor, da dieser nicht als Flichendetektor erhiiltlich ist. Wegen der vielverspre-
chenden Aussichten in dem Entwicklungsgebiet dieser Detektoren wurde CZT in
der Liste der simulierten Detektormaterialien aufgenommen. Zum Vergleich wurden
fiir alle Quuellenspektren jeweils zusitelich Simulationen mit einem idealen Detek-
tor, der alle ankommenden éntgenquanten mit der Wahrscheinlichkeit 1 registriert,
durchgefiihrt.

Zur Bestimmung des Kontrastes swischen fiir Kleintieruntersuchungen relevanten
Gewebetypen wurde ein Phantom entworfen, das aus Wasser, Knochen, Fett, Gehirn
und Luft besteht (Abb. 4.9). In einem 2 cm langen Wasserquader mit der quadrati-
schen FrontHiche der Kantenlinge 1 bis 55 mm, die je nach verwendetem Detektor
unterschiedlich und auf dessen physikalische Gridke angepasst ist, befinden sich vier
kleinere und in der Grike angepasste Quader ans Fett, Knochen, Gehirn und Luft.
Auch hier wurden die Materialeigenschaften der Datenbank des NIST entnommen.
Die unterschiedlichen Kantenliingen der Frontfliche kommen durch die Anpassung
an die Pixelgrike des Detektors zustande. Diese Anpassung war notwendig, um ei-
nerseits miglichst viele Rootgenguanten durch das Phantom passieren eu lassen und
andererseits Simulationsecil zu sparcn,

Abb. 4.10 zeigt den geometrischen Aonfbau der simulierten Aufoahmen. Die Quelle
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Abbildung 4.10: Aufbau der Kontrastsimulation. Das 2em lange Phantom ist zwischen
der Quelle mit Integrierter Filterung und dem realen Detektor positioniert,

und die verschiedenen AL-Filter (0,0 mm, 0,25 mm, 0,5 mm, (,75 mm, 1,0 mm)
bilden hier cine Einheit. Als Quellenspektren dienen die oben bereits vorgestellten
Wolfram- und Molybdin-Spektren (Abb. 4.6). Jede Kombination ewischen einem
der Detektormaterialien und einer der Quellen inklusive eines Filters ergibt eine
spezifische Scannerkonfipuration. Somit wurden 44 Simulationen durchgefiihrt, fiir
die jeweils 10 Photonen generiert wurden.

In der bei jeder Simulation gewonnenen Projektion des Phantoms lassen sich Re-
giomen definieren, die jewells #u einem der Gewebetypen gehiiren, aus denen das
FPhantom zusammengesetzt ist. Aus den Grauwerten dieser Regionen wurden Durch-
schnittswerte berechnet, die wiederum sur Ermittlung des Kontrastes swischen die-
sen verwendet wurden. Unter Verwendung der G 3.3 sind die Werte in Abb. 4.12 fiir
die Kontraste zwischen Wasser und Knochen, Wasser und Fett, Wasser und Gehirn
und Fett und Gehirn entstanden. Da der Kontrast ewischen Knochen und den an-
deren Gewebetypen grundsitelich hoch ist, soll das Wasscer-Knochen-Diagramimn als
Beispicel fir dicse gelten, Verglichen dazu sind die Kontraste zwischen den weichen
Gewebelypen niedrig. Beim Vergleich der vier aufgefithrten Diagramme [l auf,
dass je kleiner die durchschnitilichen Kontrastwerte, umso hober dic Schwankungen
in den cinzelnen Kurven, was sich durch die Zunahme des relativen Fehlers erkliren
liisst. Auffillig ist auch, dass bei steigender Filterdicke der Kontrast abnimmt. Dic
Ursache dafiir liegt im Verlauf der Schwiichungskurven (Abb. 4.11) begriindet. Die
p=Kurven der verschiedenen Materialien nhern sich einander bel steigender Strah-
lenencrgie an. Einem geringeren Unterschied im Schwiichungswert folgt cin Shnlicher
werdendes Absorptionsverhalten und somit auch ein niedrigerer Kontrastwert. Fiir
alle Diagramme gilt, dass die Kombination von Molybdin und GdAOS die hesten
Werte und die Kombination rwischen Wolfram und CZT die schlechtesten Werte
liefert. Aukerdem tauchen Gruppen von Konfigurationen auf, swischen denen rela-
tiv groke Spriinge auftreten. Bei den Weichteilkontrasten zeichoet sich wusitzlich
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Abbildung 4.11: Schwiichungskurven der Phantommaterialicn, Wilirend die Schwii-
chungekurven filr Gehirn, Wasser und Fett sehr dicht helelnander Begen, verlinft die Kurve
des Koochens deutlich oberbalb von dicsen. Bei hoheren Energien nithern sich jedoch alle
Sehwichungskurven.

herans, dass die Kontraste der Konfigurationen mit der Maolybhdin-Cuelle alle hi-
her liegen als die mit der Walfram-Quelle. Der Grund dafiir ist die relativ niedrige
Durchschnittsenergie des Molyhdinspektrums, die durch die sehr intensive charak-
teristische Strahlung bestimmt wird. Das Heransragen der Werte bei Kombination
dieser Quelle mit GAOS kann aof die hohe Quanteneffizieny dieses Detektormate-
rials zuriickgefithrt werden, Die Simulationen mit dem idealen Detektor liefern alle
differenziert nach Quellentyp eher niedrige Kontrastwerte. Der Grund dafic ist die
durchgehend hohe Quantenefliziens des idealen Detektors, die dazo fihet, dass der
hochenergetische Anteil der ankommenden Strahlen aufgenommen wird. Dies trigt
jedoch wegen der geringen Wechselwirkung mit dem Objekt nicht merklich zum
Kontrast bei.

CT-Simulation

Um zu zeigen, dass die fiber die simulierten Projektionen ermittelten Ergebnisse
tendenziell anch anf tomografische Bilder fibertraghar sind, werden an dieser Stel-
le CT-Simulationen einiger der oben untersuchten Systeme anfgefiihrt. Da diese
Tomographie-Simulationen sehr rechenzeitaufwendig sind, wurden exemplarisch die
vier Systeme Mo=-GdOS, Mo-CZT, W-GdOS und W-CZT avsgewiihlt. Es wurden fir

95



4.6. Kombination verschiedener Komponenten

W-Spektrum Mo-Spektrum
0Ar I | | 5 T | | 7
0.35 Fett-Gehim | Fett-Gehim _|
0.3

w 0.25
0.2

—_—

i |
‘-L-‘asur-i':l[mdmn = 'Iur'q’au.w-lﬂrlt_ch:hm -

%

Abbildung 4.12: Kontrastwerte ewischen verschiedenen Gewebetypen, Die Kontrastkor-
ven der verschiedenen Scannerkonfigurationen unterscheiden sich teilweise sehr stark und
sind anderenteils schy dhnlich, Beste Kontraste licfert dic Kombination gwischen einer Mo-
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Knochen-Wasser | Wasser-Fett | Wasser-Hirn | Hirn-Fett
Mo-GdOSs 0,55 0,070 0,018 0,088
Mo-CZT 0,53 0,065 0,018 0,083
W-GdOS 0,52 0,064 0,018 0,082
W.CZT 0,50 0,065 0,016 0,081

Tabelle 4.2: Kontrastwerte aus der CT-Simulation. Aufgefiihrt sind dic aus den simulier-
ten CT-Schnittbildern crrechneten Kontrastwerte zwischen den gewihlten Gewebetypen.

jede CT-Simulation 180 Projektionen und pro Projektion ca. 20700 Photonen pro Pi-
xel simuliert. Da die relative Lage der Kontrastkurven zueinander auch bei Filterung
beibehalten wird (Abb. 4.12) und die niederenergetische Strahlung vom Phantom
hauptsichlich absorbiert wird und gleichzeitig die Rechenzeit verlingert, wurden
hier die Wolfram- und Molybd&n-Spektren bei 1 mm Alumininmfilterung eingesetzt.
Die simulierten Projektionen wurden schlieflich mit einer gefilterten Riickprojekti-
on rekonstruiert. Fiir jede CT-Simulation wurden 10 der aus der Rekonstruktion
entstandenen Schichtbilder des Phantoms summiert und in diesem Summenbild die
ROIs zur Bestimmung der Kontrastwerte definicrt. Tn Tab. 4.2 sind die berechneten

Kontrastwerte der vier Systeme wiedergegeben.

Trotz der geringen Statistik und des damit verbundenen hohen Fehlers, der jeweils
etwa im Bereich der letzten angegebenen Stelle liegt, ist auch hier zu erkennen, dass
die Komposition Mo-GdOS die hichsten und W-CZT die niedrigsten Werte liefert.
Insgesamt stimmt die relative Lage der Tomographicwerte zucinander mit dencn
von der Projektion etwa iiberein. Somit kann davon ausgegangen werden, dass man
von den in der Projektion beobachteten Kontraste auf die im rekonstruierten Bild
schlicken kann. Das heifét, dass die CT-Simulation aller untersuchten Systeme nicht

notwendig ist.

4.7 Diskussion

In diesern Kapitel sind Simulationen zur Quantenffizienz von fiir die Mikro-Tomogra-
phic interessanten Detektormaterialien (aSe, CZT, GAOS und CsI) bzgl. hestimmten
Qucllenspekiren (Waolfram- und Molybdéngpektren incl. Aluminiymfilicrung) und
zur Kontrastauflisung verschiedenen aus den genannten Komponenten zusammen-

gesctzten Mikro-CT-Kompositionen durchgefiihrt worden.

Das hohere Absorptionsvermdigen der Detektormaterialien beim Mo-Spektrum ist
natiirlich durch den griferen niederenergetischen Anteil zu erkldren. Auffillig ist
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4.7. Diskussion

auch, dass GdOS als stirkster und Csl als schwachster Absorber auftritt. Wie je-
doch in Kap. 2.1.2.2 erldutert, sollten Szintallatorschichten aus GdOS aufgrund der
Ortsauflésung diinn gehalten werden, wihrend Csl als strukturierter Szintillator in
dickeren Schichten einsetzbar ist. Somit ist der Unferschied in der Quanteneffizienz

durchaus ausgleichbar.

Auch die Simulationsergebnisse der Kontrastwerte zwischen verschiedenen Gewebe-
typen (Wasser, Knochen, Fett und Gehirn) weisen cindeutige Tendenzen anf. Wih-
rend die Komposition Mo-GdOS die besten Kontrastwerte liefert, lagen die Werte
fiir W-CZT am nicdrigsten. Hier zeigt sich, dass cine geschickte Zusammenstcel-
lung der Kompaonenten cinen sichtbare Einfluss anf den im Bild wiedergegebenen
Kontrast hat. Die Szintillator- und Halbleiterdicken sind sind exemplarisch anhand
vorhandener Detektoren gewihlt worden, so dass fiir die Einstufung jedes weiteren
Detektors eine eigene Simulation durchgefithrt werden miisste. Bei dem hier ge-
wihlten Phantom, das fiir Untersuchungsobjekte in der Grofenordnung einer Maus
gedacht ist, werden mit der Molybdén-Quelle bessere Ergebnisse erzielt als mit der
Waolfram-Quelle. Dieses Ergebniss 1asst sich jedoch nicht ohne weiteres auf griofere
Obhjekte hoherer Absorptionsstirke iibertragen, da die Verwendung eines Molybdén-
spektrums eher fiir weiches Gewebe, wie bel der Mammographie, oder kleinen Objek-
ten geeignet ist. Ansonsten miissten schr starke Intensitiiten eingesetzt werden, die
wicderum eine hihere Strahlenbelastung bedeuten. Daher werden Wolframquellen,
die ein deutlich breiteres Spektrum und cinen h8heren kurzwelligen Strahlenanteil
besitzen und somit ein groferes Durchdringungsvermdgen aufweisen, verwendet. Es
wird deutlich, dass die Wahl der geeigneten Komponenten sich streng nach der vor-
gesehenen Anwendung richten sollte und die Entscheidung nicht pauschal getroffen
werden kann.

Ausgehend von diecsen Ergebnissen lisst sich jetzt das in Kap. 3 dieser Arbeit be-
schriebene CT-System bestehend aus einem Detektor mit einer GdOS-Szintillatorschicht
und einer Wolframquelle hewerten. Der verwendete Szintillator ist effektiv und die
Wolframquelle ist bei diesem Systern unumgéinglich, da es seine Hauptverwendung
in der Materialforschung findet, wo grotenteils Materialien hoher Dichte gemessen

werden.
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Kapitel 5

PET /CT-Untersuchungen an

getrennten GGeraten

Da zur Zeit der Fertigstellung dieser Arbeit kein PET zur Integration mit einem
CT zur Verfiigung stand, wurden zwei vorhandene separate Geriite verwendet, um
einige Untersuchungen durchzuofithren. In den folgenden Kapiteln werden die einzel-
nen Hauptkomponenten des gesamten Systems vorgestellt und die Frage nach der
Notwendigkeit einer Kombination der heiden Modalitéten und der Ersetzbarkeit der
Transmissionsquelle durch CT untersucht.

5.1 Die Komponenten des PET/CT-Systems

Die Haupteinheiten einer PET/CT-Aufnahme sind einerseits natiirlich ein CT- und
ein PET-Gerdt und andererseits Softwareprogramme, die den Einfluss der Daten-
satze aufeinander durch Korrekturverfahren und spater eine Fusion ermdglichten.
Da alle hier verwendeten CT-Daten mit dem in Kap.3 beschriebenen und charak-
terisierten System durchgefiihrt worden sind, wird an dieser Stelle nicht weiter auf
diese Komponente cingegangen.

Bci dem verwendeten PET-Scanner ECAT Exact HRtder Firma CTI/Siemens (Abb.
5.1) handelt es sich um einen Ganzkérperscanner fiir Menschen, der im Jahr 1996 ge-
baut wurde. Der komplette Detektorring mit einem Durchmesser von 825 mm setzt
sich aus vier Ringen mit jeweils 72 Detektorblocken zusammen (Abb. 5.2). Jeder
Detektorblock bildet wiederum eine Einheit ans 8x8 Wismut-Germanat-Kristallen
(BGO) kombiniert mit 2x2 Photomultipliern. Somit ergibt sich eine Gesamtanzahl
von 18.432 Szintillationskristallen mit einer Grundflache von 4,39 mm x 4,05 mm und
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a.1. Die Komponenten des PET /CT-Systems

Abbildung 5.1: ECAT Exact HR". Es handelt sich um einen Human-PET-Scanner der
Firma Siemens fiir Ganzkirpermessungen.

einer Tiefe von 30 mm. Dieser Tomograph erlaubt 20- und 3D-Messungen, wobei
bei der ersteren 0,8mm dicke Wolframsepten gwischen die Detektorringe gefahren
werden, die diese im Hinblick auf ihre Signalaufmahme voneinander trennen sollen.
Eine 3D-Aufnahme hingegen wird ohne Septen durchgefiihet. Dies hat den Vorteil
ciner 3 bis b-fachen Sensitivititserhibung, die cine Verringerung der notwendigen
an den Patienten verabreichten Aktivititsdosis, Erhobung der Bildgualitit und dic
Verkiirzung der Messzeit bedeutet. Ein Nachteil dicses Modus stellt die Zunahme
des Streustrahlanteils um 13% dar, Bel einer Schichtanzahl von 63 mit 2,425 mm
Schichtdicke ergibt sich nach obiger Geometrie ein axdales FOV von 155,2 mm und
ein transaxiales FOV von 583 mm. Dic maximale Aufldsung dicses Scanners betrigt
im Zentrum 4,3 mm. Fiir dic Rekonstruktion der PET-Daten wird das iterative
Verfahren OSEM verwendet [Keh(1].

Fiir die Transmissionsmessung stehen drei Germaninm-Quellen (%Ge), die in ei-
nem Winkel von 120720 einander positioniert sind, zor Verfiigung, Die Aktivitit
jeder einzelnen Quelle hetrigt 3,5 mCi. Die Transmissionsanfnahmen werden im
2D- windowed“-Modus durchgefiihrt, was bedeutet, dass nur diejenigen Detektoren
Signale aufnehmen, die der Transmissionsquelle gegeniber liegen. Die Daten werden
mit DIFT {Direct Inverse Fourier Transformation) nach dem Prinzip der gefilterten
Riickprojekiion rekonstruiert |AG96].

Um die aus der OT-Aufnahme erhaltenen Schwiichungswerte fiir eine CT-basierte
Sehwichungskorrektur der PET-Daten auf die p-Werte bei PET-Energie (511 keV)
zu skalieren, wurde die , segmented attennation correction®-Methode eingesetzt (Kap.
2.3.4). Vor der Skalierung musste zuniichst das CT-Bild durch Positionsinderung
aul die gleiche Lage wie die PET-Bilder gebracht werden, Dann wurde eine Segmen-

tierung der verschiedenen Materialien im Bild vorgenommen, indem Schwellwerte
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PET/CT-Untersuchungen an getrennten Gerdiiten

Abbildung 5.2: Die offene Gantry und ein Detektormodul des ECAT Exact HR*, Oben
ist dic ringfirmige Anordnung der Detektoren und doezugehdriger Elcktronik innerhalb
der Gantry zn sehen, Das untere Bild zeigt ein Detektormodnl bestehend ans einer 8x8
Kristallmatrix und 4 PMTs und dicse Einheit zusételich in magnetisch abgeschivmter Hiille
(kleines Bild).
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5.2. PET/CT-Messungen

gesetzt wurden. Die Werte in den definierien Gebicten wurden anschlicfend durch
cntsprechende p-Werte fiir 511 keV ersetzt. Dic so abgespeicherte p-Matrix wurde
schlieBlich fiir die Schwiichungskorrektur benutzt.

Zur Weiterverarbeitung und Auswertung der PET-, CT- und Transmissionsbilder
wurde das MPI-TOOL benutzt. Dabei handelt es sich um ein Programm zur Vi-
sualisierung, Datenanalyse und Fusion von Volumendatensitzen wie PET, CT und
MRT, wobei es primér auf PET-Daten zugeschnitten und auch fiir diese eingesetzt
wird [SLO1].

5.2 PET/CT-Messungen

An den folgenden Beispiclmessungen wird das Prinzip und dic Vorgehensweise von
PET/CT-Messungen zuniichst an getrennten Geriiten aufgefiihrt und cinige Frage-
stellungen erldutert. Fiir die unten aufgefiihrten Untersuchungen wurden jeweils cine
PET- CT- und Transmissionsmessung aufgenommen. Die Schwichungskorrektur ist
einmal sowohl mit den Transmissions- als anch CT-Daten (fiir die ersten beiden
Beispiele) erfolgt. Alle PET-Messungen wurden im 3D-Modus und die Transmissi-
onsmessungen im 2D-Modus durchgefiihrt. Bei der Rekonstruktion der PET-Daten
wurden 6 Iterationsschritte und 16 Subsets eingestellt. Aus dem Zoomfaktor von
5,14 ergibt sich eine Pixelgrdofie von Imm fiir die Endbilder.

Zur quantitativen Auswertung der Phantombilder wurden zundchst bei jeder Mes-
sung die in das Phantom eingefiillte Aktivititen durch die Dosishestimmung von
jewells drei Aktivitdtsproben mittels eines Bohrlochmessgerites ermittelt. Nach der
Messung wurden in den rekonstruierten Schichtbildern an entsprechenden Stellen
ROIs! definiert, deren Durchschnittswert die gemessene Aktivitit wiedergeben soll-
te. Die Bohrlochwerte wurden iiber eine Zerfallskorrektur auf die Zeit der Messung
umgerechnet und schlieflich mit der gemessenen Aktivitat verglichen. Auf die gleiche
Weise wurden die CT-korrigicrten Daten anfbereitet, nm diese mit den transmissi-

onskorrigierten Daten zu vergleichen.

5.2.1 Vergleich von zwei Korrekturansitzen

Das hier verwendete Homogenititsphantom ist ein Plexiglas-Zylinder mit 110 mm
Lange und 40 mm Durchmesser, der homogen mit destilliertem Wasser gefillt ist.
Fiir die CT-Messung wurde die Réntgenrdhre anf 40 kV und 0,25 mA eingestellt.

lregion of interest (ROI)
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PET/CT-Untersuchungen an gefrennten (Geriten

Abbildung 5.3: Bilder des Homogenititsphantoms., Von oben nach unten sind das mit
Transmission korrigierte PET-Bild, das Transmissionsbild, das CT-Bild und das CT-
korrigicrte PET-Bild dargestellt

Das Phantom ist in der Mitte zwischen (Juelle und Detektor mit einem Abstand
von jeweils 400 mm plaziert. Es wurden 360 Projektionen mit 1%-Winkelschritten
aufgenommen. Anschliekend wurde der Zylinder mit einer YF-Lasung der Aktivitit
1178 ":_E' gefiillt. Es wurden fiir die PET-Messung drei fiinfminiitige Scans in 45-
Minuten-Abstinden und eine kalte Transmission von 10 Minuten aufgenommen.

In Abb. 5.3 sind dic errechneten Schichthilder dargestellt. Die PET-Schnittbilder
schen wie erwartet homogen aus. (QQuantitativ geben sie 91 % des erwarteten Aktivi-
titswertes wieder (Tab. 5.1). Der Vergleich der Transmissionsbilder mit den sehr ho-
mogenen CT-Bildern zeigt, dass jene sogar bel ciner solch cinfachen Cbjektstruktur
sehr verrauscht sind. Der Wasserzylinder ist im CT-Bild nur teilweise dargestellt, da
bei der Messung nicht das gesamte Objekt aufgenommen wurde. Dementsprechend
ist im Bild mit CT-hasierter Schwichungskorrektur ein Teil des Bildes unkaorrigiert.
In diesem Beispiel sicht das CT-korrigierte Bild verrauschter ans als das transmis-
stonskorrigierte. Vergleicht man diese jedoch quantitativ, [l auf, dass die Werte
sich lediglich um 2 % unterscheiden und dass das CT-korrigierte Bild eine um 1 %
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5.2. PET/CT-Messungen

’ ROT [29] | Bohrloch |22] | [ Bol

Bohrloch
‘ Transmissionskorrektur 43637 48127 0,91
‘ CT-Korrektur 44463 0,92

Tabelle 5.1: Vergleichstabelle. Dic Aktivitdtswerte der transmissions- haw. CT-
korrigierten PET-Bilder und die von Proben ermittelten Aktivitit im Bohrloch werden hier
angegeben und miteinander verglichen. Jeder der Akiivititswerte stellt den Durchschnitts-
wert aus drel Werten dar. Die (T-basierte Korrektur weist. eine 1 %-ige Anniherung an
den realen Aktivititswert auf.

genauere quantitative Aussage liefert (Tab. 5.1). Das lisst daranf schlicfen, dass
CT-hasierte p-Matrizen dic Transmissionsdaten bei Objekten vorliegender Gréfien-

ordnung ersetzen kinnen.

5.2.2 CT-basierte Schwichungskorrektur bei unterschiedlicher

raumlicher Auflésung

Als niichsten Schritt wurde ein komplexeres Objekt zur Untersuchungen der Frage-
stellung nach der notwendigen Auflésung der CT-Daten fiir die Schwichungskorrek-
tur gewilhlt. Dabel handelt es sich um das Kontrasiphantom, das bereits in Kap. 3.3
beschrieben und eingesetzt wurde. Die CT-Messung wurde bei 55 kV Réhrenspan-
nung und 0,18 mA -strom durchgefiihrt, wobei der Abstand zwischen der Rotations-
achse und der Quelle bzw. Detektor jeweils 400 mm betrégt. 720 Projektionen mit
0,5°-Winkelschritten wurden aufgenommen. Fiir die PET-Messung wurde einer der
kleinen Zylinder und der Hintergrund mit **F-Lésungen im Verhiiltnis ca. 5:1 gefiillt.
Im mweiten kleinen Zylinder befindet sich Luft. Es wurden 3 Emissionsanfnahmen 4

5 Minuten und eine kalte Transmission der Lidnge 8 Minuten durchgefiihrt.

In Abb. 5.4 ist das Ergebnis der drel Messungen dargestellt. Hier wird die Aus-
richtung des CT-Datensatzes auf dic PET-Keordinaten im untersten Bild deutlich.
Die hicrzu eingeschalteten und iibereinandergelegten Konturen machen die korrckte
Positionicrung sichtbar. Die quantitative Auswertung der mit der Transmissions-
messung korrigierten Bilder fiihrt zar 89 %-iger Ubereinstimmung der gemessenen
und eingefiillten Aktivitdten fiir den Hintergrund und 66 % fiir den kleinen Zylinder
(Tab. 5.2). Fiir die Schwichungskorzektur wurden die CT-Bilder in unterschiedlichen
Auflosungen (512, 266 und 128) abgespeichert (Abb. 5.5 links) und die y-Werte nach
dem oben beschriebenen Verfahren durch PET-y-Werte substituiert. Anschlieffend
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Abbildung 5.4: PET /CT-Messung mit dem Kontrastphantom. Zn sehen sind die Schicht-
bilder der PET- (oben), Tronsmissions- (mitte) wnd CT-Muessung (unten). Das Koordina-
tengystem des OT-Datensatzes wuirde dem des PET-Datensatzes angepasst.



3.2, PET/CT-Messungen

Abbildung 5.5 CT-hasierte Schwichungskorrektur fir das Kontrastphantom. Die -
Matrix der CT-Messung (links oben) wurde nach Materialien segmentiert, durch 511 keV/-
pe-Werte ersetzt und in verschiedenen Aufldsungen abgespeichert (links). Die PET-Daten
wurden mit diesen Matrizen schwilchungskorrigpert (rechts). Rechts oben st z2um Vergleich
das mit Transmissionsdaten korrigierte [Nld zu sehen
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PET/CT-Untersuchungen an getrennten Gerften

ROT [29] | Bohrloch |B9] | RO

Bohrloch
Hintergrund
Transmissionskorrektur 36011 96277 (0,89
CT-Kaorrektur (512) 86839 (0,90
CT-Korrektur (256) 87314 0,91
CT-Korrektur (128) 87488 0,91

kleiner Zylinder

Transmissionskorrektur | 338843 511939 0,66
CT-Korrektur (512) 340477 0,67
CT-Korrektur (256) 339079 0,66
CT-Korrektur (128) 349066 0,68

Tabelle 5.2: Vergleichstabelle. Hier sind die Aktivititsdurchschnittswerte des Hinter-
grunds und des heifen kleinen Zylinders bei unterschiedlichen Korrekturen angegeben und
werden mit dem Bohrlochdurchschnittswert verglichen. Mit einer CT-basierten Korrektur
konnten bis zu 2 % hohere Aktivititen erreicht werden.

wurden die anfgenommencn PET-Daten mit jeder dicser y-Mairizen separat schwi-
chungskorrigiert. Der visuelle Vergleich der resultierenden Bilder weist kaum Un-
terschiede auf. Der quantitative Vergleich mit den transmissionskorrigierten Werten
reigt wic auch beim Homogenitdtsphantom eine Verbesserung der Aktivititswor-
te von bis zu 2 %. Dieser Wert gilt jedoch fiir alle anfgefiihrten Auflésungen und
lésst somit darauf schlieken, dass fir die CT-basierte Schwichungskorrektur von
PET-Daten keine hochaufgeldsten p-Matrizen, wie sie bei CT-Messungen vorliegen,
bendtigt werden (Tab. 5.2), sondern in der Gréfenordnung der PET-Auflisung sein
diirfen.

5.2.3 PET/CT-Messung einer Ratte

Um die Problematik einer PET /CT-Messung an separaten Gerdten zu verdeutlichen,
wurde eine Messung mit einem komplexeren und realistischeren Objekt, in diesem
Fall einer Ratte, durchgefiihrt. Dazu wurde der Ratte zunichst ¥*F-CPFPX2 injiziert

218F-8 Cyclapentyl-3-(3-fluoroprapyl}-1-propylxanthine (**F-CPFPX) ist ein Rezeptorligand
fiir Adenosin-Al-Rezeptoren im Gehirn und kann zur Visualisierung von Rezeptorfunktionalitd-
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5.2. PET/CT-Messungen

und im PET-Scanncer 3x10 Minuten in vive gemessen. Dann wurde cine heife”
Transmissionsmessung von 10 Minuten durchgefiihrt. Fiir die CT-Messung wurde die
Ratte wie in Kap. 3.3 tiefgefroren und zur Stabilisierung in Bauschaum eingegossen
(Abbh. 3.22). 360 Projektionen sind bei einem Vergroferungsfaktor von 1,8 und 50 kV
Réhrenspannung und 0,2 mA -strom aufgenommen und anschliefend rekonstruiert

worden.

CPFPX ist eine lipophile Substanz, die sich nach speziellen Mustern im Kérper ver-
teilt, was dazu fithrt, dass der Umriss des Rattenkérpers im rekonstruicrten PET-
Bild zu crkennen ist (Abb. 5.6 oben). Aufgrund der Metabolisation in der Leber
ist diese besonders deutlich sichtbar. Da wihrend der PET-Messung zwei Ratten
gleichzeitig im Scanner gelegen haben, ist anf den Bildern auch ein Teil der zweiten
Ratte zu sehen. Das Transmissionshild weist keine deutlichen Kontraste anf und ver-
mittelt auch lediglich eine Tdee des Umrisses (Abb. 5.6). Hier wird deutlich, dass sich
eine Ausrichtung des CT-Bildes anf das Transmissionsbild ohne weitere Referenzen
als AuBerst schwierlg darstellt. An den weiien Rindern um die CT-Schnittbilder
wird teilweise sichtbar, wie diese gekippt, verdreht und verschoben worden sind,
um sie an das Transmissionsbild niherungswelse anzugleichen. Bei einem PET/CT-
Scanner mit fester geometrischer Beziehung zwischen den einzelnen Tomographen
wiirde dieses Problem nach ciner einmaligen Abstimmung der beiden Systemkoor-
dinatensysteme nicht mechr auftreten und die Bilder der beiden Modalititen licken
sich wesentlich leichter fusionieren. Auch zeigt sich die Notwendigkeit cines hoheren
Kontrastes im CT-Bild. Da beil Méglichkeit einer genaueren Differenzierung zwischen
den einzelnen Organen, kinnte eine genanere Aussage iiber die Aufenthaltsorte der

Aktivitat im Rattenkdrper getroffen werden.

Die oft cingesetzte Methode der Nutzung von in beiden Modalitdten sichtharen Mar-
kern war hier aus messtechnischen Griinden nicht méglich. Jedoch anch der Einsatz
von solchen Markern fordert die dreidimensionale Koregistrierung von mehreren aus-
gedehnten Punkten, die oft in unterschiedlicher Anflisung vorliegen. Zusitzlich muss
sichergestellt werden, dass trotz Transport des Tieres zwischen den Scannern die
Marker weiterhin die exakt gleiche Positionierung aufweisen. Hanfig kann dennoch

keine befriedigende Fusionierung der beiden Bilder erreicht werden.

ten eingesetzt werden [BHCH03].
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Abbildung 5.8: PET/CT-Messung einer Ratte. Yon oben nach unten sind dargestellt:
Dus trapsmissionskorrigicrte PET-Bild, Transmissionsbild, CT-Rild, Pusionicrung des
Tranamissions- nnd CT-Bildes, PET /CT-Fusionshild. Im Transmissionsbild izt ebenfalls
dic Halterung, anf die dic Ratte wihrend der PET-Aufnahme gelegen hat, zu erkennen,
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Kapitel 6
Zusammenfassung

Bildgebende Verfahren, zu denen die tomographischen Systeme PET, SPECT, CT
und MRT gehéren, erlauben je nach Anwendung einen Einblick einerseits in die
metabolischen, physiologischen und biclogischen Vorgiinge und andererseits in die
Anatomie und Struktur der Organismen. Jeder dieser Scanner allein ist in seiner
Aussagekraft limitiert, so dass sich die Frage nach ihrer Kombination stellt. Mul-
timodale tomographische Systeme, wie z.B. PET/CT und SPECT/CT, bieten die
Maoglichkeit einer einfachen Koregistrierung anatomischer und physiologischer Infor-
mationen und die Nutzung der Strukturinformation zur Verbesserung und Quanti-
fizierung der physiologischen Daten. Seit wenigen Jahren werden PET /CT-Scanner
fiir Untersuchungen an Menschen von der Industrie hergestellt und finden in den Ge-
bieten der Onkologie, Neurologie und Kardiologie zunehmend ihren Einsatz. Auch
in der Kleintierforschung wichst der Wunsch pach einem angepassten und hoch-
auflosenden PET/CT. In dieser Arbeit wurde eine Studie in Form von Messungen
und Simulationen fiir den Aufbau und Einsatz eines MikroCT-Zusatzes fiir einen
hochauflésenden und hochsensitiven PET durchgefiihrt.

In Kapitel 3 wurden Methoden zur Untersuchung und Charakterisicrnng eines CT-
Systems aunfgezeichnet und im einzelnen durchgefiihrt. Bei dem vorhandenen Sys-
tem handelt cs sich um cine hauptsiichlich fiir dic Materialforschung cingesetzte
MikroCT-Anlage bestehend aus ciner Mikrofokusréhre mit ciner Fokusgrific von
10 gm und einem Silizinmdioden-Flachendetektor mit ciner GdOS-Szintillatorschicht
und einer Pixelgréfe von 400 pmx400 ym. Die Messung der charakteristischen Gro-
Ben, wie der Systemgeometrie, der MTF und des NPS, ergaben, dass das System
eine zufriedenstellende Leistung erbringt. Die Komponenten sind optimal geome-
trisch aufeinander abgestimmt. Das Quellenspektrum erweist sich als ein typisches
Wolframspektrum, das erwartungsgema® auf Anderung der Réhrenspannung und
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Filterung reagiert. Der Detektor ist ravscharm und scine Ortsaufldsung liegt im
Bercich der Pixelgrifie. Die Aufldsung des Systems liegt bei etwa dreifacher Voxel-
grofie. Ein groker Vorteil dieses Systems llegt in der Variabilitit der Abstinde zwi-
schen den Komponenten, so dass heliebige Vergrokerungsfaktoren einstellbar sind.
Die Einstellung relativ grofer Abstinde zwischen dem Objekt, dem Detektor und
der Quelle filhrt dazu, dass einerseits der ansgenutzte Strahlkegel klein und somit
die Feldkamp-Artefakte gering sind und andererseits weniger Streustrahlung vom
Detektor registriert wird. In vitro-Messungen an einer Maus und einer Ratte zeigen,
dass das vorliegende System gut fiir detaillierte Skelettdarstellungen geeignet ist. Bei
der Ratte lassen sich sogar im Weichteilbereich teilweise Gewebetypen unterscheiden
bzw. Organe erkennen. Insgesamt miisste fiir den Einsatz dicser CT-Komposition bei
Klcinticruntersuchungen cine hessere Kontrastanfldsung im Bereich der Weichteile
erreicht werden.

In Kapitel 4 wurden verschiedene CT-Komponenten einerseits anf ihre Eigenschaf-
ten hin und andererseits auf thr Zusammenwirken in sinem System hinsichtlich des
Kontrastes untersucht. Als Detektormaterialien wurden die Szintillatoren Gadolini-
um Oxysulfid {GdOS) und Cisium Iodid {CsI}, die Halbleiter amorphes Selen (aSe)
und Cadmium Zink Tellurid (CZT} und als Réntgenquellen eine Molybdén- und eine
Wolframquelle, die jeweils mit verschiedenen Aluminiumfiltern kombiniert wurden,
gewihlt. Die Simulation der Quanteneffizienz der genannten Detektormaterialien er-
gab, dass GdOS das beste und CsI das schlechteste Absorptionspotential bzgl. der
beiden Quellentypen aufweist. ASe und CZT liegen in dieser Hinsicht sehr nah bei-
einander. Die Kombination der vier Detektormaterialien und der zwei Quellentypen
einschlieflich der vier Filterungsstirken ergaben 40 mogliche Systemkonfigurationen.
Mit Hilfe eines mathematischen Phantoms bestehend aus verschiedenen relevanten
Gewebetypen {Wasser, Knochen, Gehirn und Fett) wurden fiir alle Systeme planare
Aufnahmen simyliert, die den Kontrast zwischen den Gewebetypen in der Projektion
verdeutlichen sollten. Die Auswertung aller Projektionen hat gezeigt, dass die Kom-
bination zwischen GdOS und einer Molybdéinguelle bei allen Filterungsstufen die
vergleichsweise besten Kontrastwerte liefert. Dic niedrigsten Werte wurden von der
Konfiguration zwischen CZT und einer Wolframquelle erreicht. Es 1isst sich feststel-
len, dass sich der Einsatz ciner Molybdénquelle bei den in der MikroCT iiblichen
Energien und Gewebedicken vorteilhaft auf den Kontrast answirkt. Die einzelnen
Detektormaterialien fliihren zu unterschiedlichen Kontrastwerten, wobei sich keine
eindeutige Reihenfolge der Systemkompositionen hzgl. der Kontrastanflssung anf-
stellen lésst. Je nachdem zwischen welchen Gewebetypen der Kontrast angegeben
wird, liegen die Werte der Systeme unterschiedlich zueinander. Da in dieser Stu-
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Zusammenfassung

die die Dicke der einzclnen Detcktormaterialien an vorhandenen bzw. bereits in
der Mikrotomographie verwendeten Systemen orientiert wurde, kann keine paischa-
le Kategorisierung der Detektoren, die diese Materialien in unterschiedlicher Dicke

verwenden, vorgenommen werden.

In Kapitel 5 werden die experimentellen Untersuchungen, die bzgl. CT-basierter
Schwichungskorrektur fiir PET und PET/CT-Aufnahmen an unabhingigen Gerd-
ten durchgefiihrt worden sind, vorgestellt. Die Schwichungskorrektur auf Basis ciner
Transmissionsmessung und auf Basis von €T-Daten wurden miteinander verglichen.
Trotz der starken Glittung der verranschten PET-Transmissionsbilder lagen die Ak-
tivititswerte in den CT-korrigierten PET-Bildern um 1-2 % héher als die der trans-
missionskorrigierten Bilder. Bei den hier gewdhlten einfachen Phantomstrukturen
wird das Rauschen durch die Glittung unter geringem Verlust der groben Struktur
bis auf wenige Prozent kompensiert, so dass die beobachtete Differenzierung zwi-
schen den beiden Methoden gering bleibt. Liegen jedoch komplexere Strukturen,
wie bei einem Tier, vor, ist mit gréferen Unterschieden zu rechnen, wie es sich auch
bereits bei Untersuchungen einer anderen Gruppe gezeigt hat [CRC02]. Somit stellen
CT-Daten auch in der Mikrotomographie durchaus eine Alternative zu Transmissi-
onsdaten dar und kénnen die Quantifizierung positiv beeinflussen. An einem Phan-
tom wurde dic CT-basierte Schwiichungskorrektur hel verschiedenen Auflisungen
durchgefiihrt, mit dem Resultat, dass hochaufgeloste CT-Aufnahmen zwar fiir die
Strukturerkennung wertvoll, jedoch fiir dic Schwiichungskorrektur nicht notwendig
sind. Hierbei geniigt durchaus eine Schwiichungsmatrix in der Grofenordnung des
PET-Bildes. Die wirkliche Heransforderung der Fusionierung eines CT-Datensatzes
mit einem PET-Datensatz bel Aufnahmen an separaten Gerdten wurde an einer
Rattenmessung verdeutlicht. Die Ausrichtung der beiden Systemkoordinatensyste-
me aufeinander kann nicht mit der gewiinschten Prazision erreicht werden, da weder
im Transmissions- noch im PET-Bild deutliche Strukturen zu erkennen sind, die
als Anhaltspunkte dicnen kénnten. Dies rechtfertigt das Streben nach einem ein-
heitlichen multimodalen Scanner. Bei dicser Messung wird auch die Bedeutung von
héherer Kontrastauflisung des CTs sichtbar: Wenn z.B. durch den Einsatz ciner
Molybdénguelle der Kontast in den CT-Bildern héher wire, wire nach crfolgter
Fusionierung eine genauere Zuordnung zwischen den aktiven Regionen im PET ei-

nerseits und den verschiedenen Organen im CT andererseits méglich.
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Kapitel 7

Ausblick

In dieser Arbeit wurde gezeigt, wie sinnvoll und bereichernd multimodale bildgehen-
de Systeme wie PET/CT und SPECT/CT sind. Das Fusionieren von anatomischen
mit funktionalen Bildern hat sich an vielen Stellen als eine grofie Hilfestellung bei der
richtigen Interpretation von nuklearmedizinischen Untersuchungen herausgestellt.
Zusdtzlich konnen die CT-Daten unter Eliminierung der iiblicherweise durchgefahr-
ten Transmissionsmessung zur Korrektur und Quantifizierung von PET-Daten die-
nen. Dies wurde fiir den Fall der Schwichungskorrektur in dieser Arbeit vorgefiihrt
und es wurde verdeutlicht, dass dadurch keine Qualititsverluste anftreten, sondern
viclmehr sogar bei kleinen Tieren cine leichte Verbesserung der Quantifizierung zn
beobachten ist. Um diese Vorteile auch beim nenen ClearPET nutzen zu kdnnen,
wiire ein MikroCT-Zusatz eine geeignete Losung. Um eine definierte geometrische
Beziechung zwischen den beiden Modalitéiten und somit eine einfache Koregistrie-
rung der Bilder sicherzustellen, sollite der MicroCT-Zusatz direkt in die Gantry des
ClearPET integriert werden. Das ClearPET wird zu Hirnuntersuchungen nicht nur
an M#usen und Ratten, sondern auch kleinen Affen mit einem Kopfdurchmesser
von bis zu 15 ¢m eingesetzt werden. Das heifit, dass ein relativ grofer Flichen-
detektor bendtigt wird, um auch bel den gréferen Ticren den gesamtcen Kopf bei
der Aufnahme mit entsprechender Vergréfierung abbilden zn kiinnen. Somit miisste
als Detektor cin Silizium-Flichendetektor verwendet werden, wobel dic Pixelgrébe
héchstens 100 pymx100 gm und wenn méglich kleiner sein sollte, um bei cinem Ver-
griiferungsfaktor bis 2 cine hochanfgeldste Aufnahme zu erhalten. Da GdOS eine
besonders gute Ansprechwahrscheinlichkeit bzgl. Rontgenstrahlen aufweist und so-
wohl mit einer Réntgenquelle mit Wolframtarget als auch mit Molyhdéntarget gute
Kontrastwerte erzielt, wire es als Szintillatormaterial zn empfehlen. Fiir die kleine-
ren Untersuchungsobjekte, wie eine Maus, ware aufgrund der geringen Durchdrin-
gungsdicke eine Molybdanquelle durchaus geeignet, da diese aufgrund ihrer niedrigen
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Durchschnittsenergic zu ciner héheren Kontrastanflésung im Endbild fithrt. Thre Ver-
wendung fiir die gréferen Tiere wiirde jedech, da die nicderenergetische Strahlung
hauptsichlich absorbiert wiirde, mit héherer Dosis- und Strahlenbelastung hedeu-
ten. Da In der Praxis die Entscheidung fiir spezielle Komponenten direkt mit der
Abwigung zwischen Bildqualitit und Strahlenbelastung fiir den Kérper verbunden
ist, kann diese nicht im Rahmen dieser Arbeit sondern von den Anwendern getroffen
werden. Eine Maglichkeit, die Bestrahlungszeit zu verkiirzen und damit die Dosis zu
senken, ware die Verwendung einer iterativen Rekonstruktion fiir die CT-Daten. Die
iterativen Algorithmen sind bekannt fiir ihren Einsatz bei Aufnahmen mit geringer
Zahlratenstatistik, wie z.B. hei PET- oder SPECT-Untersuchungen.

Ein maglicherweise vielversprechendes Verfahren, um sehr hohe Kontraste bel Mikro-
CT-Aufnahmen zu erreichen, ist die Methode der Phasenkontrast-Tomographie.
Hierbei herubt die Modulation der Intensitdt im Gegensatz zu den iiblichen CT-
Aufnahmen nicht auf der unterschiedlichen Schwichung bzw. Absorption, sondern
auf der Brechung bzw. Fresnelbeugung der Réntgenstrahlung in der Materie, so
dass an Stelle der Schwichungskoeffizienten die Brechungsindizes gemessen werden.
Da Gewehetypen niedriger Atomzahl mit sehr dhnlichem bezw. gleichem Ahsorpti-
onsverhalten, wie sie z.B. bel der Mammographie [KB99] auftreten, die Phasenlage
der Réntgenwellen unterschiedlich verindern, kénnen sic basierend darauf vonein-
ander differenziert werden. Die Messgeometrie ist herkémmlichen CTs dhnlich, wo-
bei vergleichbar mit einer holographischen Aufnahme Projektionen aufgenommen
werden, die auf ihre Interferenzmuster untersucht werden. Zur Rekonstruktion bei
tomographischen Messungen existieren spezielle Algorithmen |Bro02]. Fiir solche
Messungen ist jedoch koh#rente Strahlung hoher Intensitét notwendig, so dass bis-
her die Phasenkontrast-Tomographie hauptséchlich an Synchrotronstrahlungsquel-
len hetriehen wird. Mit der Entwicklung im Bereich der Mikrofokus-Riéntgenréhren
steigt jedoch die Maglichkeit, dass solche Phasenkontrastaufnahmen auch im Labor
crfolgen kinnten [WGG'96]. Um die entstchenden Beugungsmuster zn beobach-
ten, sind Detekoren mit schr hohen Ortsauflésungen bis zu wenigen Mikrometern
notwendig. Beispiclsweise crgibt sich bei ciner Strahlenenergic von 50 keV und ci-
nem Quellen-Detektor-Abstand von 2 m eine laterale Kohdrenzlinge von ca. 6 pm.
Zur Abbildung von Interferenzmustern dicser Gréfenordnung werden in der Regel
Réntgenfilme feiner Kérnigkeit verwendet |KB99, SPSH(O2|, die sich fiir planare ra-
diographische Bilder sehr gut eignen, fiir tomographische Aufnahmen jedoch groken
Aufwand fiir die Datenerfassung erfordern. Zusammenfassend kann man sagen, dass
die Méglichkeit der planaren Visualisierung des Gehirns einer Maus mit Hilfe die-
ses Verfahrens denkhar wire, jedoch der Einsatz der Methode der Phasenkontrast-
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Ausblick

Tomographie im Labor durch dic zukiinftige Entwicklung sowohl im Bercich der
Rintgenguellen als auch der Detektoren bestimmt wird.
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Anhang A

Quellcode von CT-Sim

Im Folgenden sind dic cinzelnen Programmteile der CT-Simulation abgedruckt. Ge-
nauere Erlduterungen der Programmstruktur und der Funktion der einzelnen Ob-
jekte befinden sich in Kap. 4.3. Das Programm besteht aus folgenden Teilen:
CT-Sim: Hauptprogramm

CT-Physics: Beschreibung der physikalischen Wechselwirknngen

CT-Setup: Grundlegende Beschreibung der Systemgeometrie

CT-Source: Beschreibung der Réntgenquelle

CT-Object: Definition des Untersuchungscbjektes

CT-Detector: Geametrie und Material des Detektors

CT-DetectorSD: Funktionalitit zur Datenregistrierung und zur Datenausgabe
{Zwei Versionen entsprechend den in Kap. 4.3 beschriebenen Modi des Pro-

gramins.}

CT-DetektorMessenger: Neue Befehle innerhalb der GEANT4 Umgebung zur
Steuerung der Simulation

CT-SetupMessenger: Neue Befehle innerhalb der GEANT4 Umgebung zur Ro-
tation des Objektes

CT-Hit: Datenobjekt zur Zwischenspeicherung

CT-RunAction,CT-VisManager: Objekte nétig fiir die Visualisierung
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Hauptprogramm

s CT-Sim.cc:

//Hauptprogramm der Simulation

//Geant-includes

#include "G4RunManager.hh"
#include "G4UImanager.hh"
#include "G4UIseszgion.hh"
#include "G4UIGAG.hh"
#include "Q4UItcsh.hh"
#include "@4UIterminal.hh"

//eigene include files

#include "ct_Rundction.hh"™

#include "ct_setup.hh" //Hier wird die Geometrie definiert

#include "ct_Physics.hh" //die Physikalischex Prozesse, die simuliert werdemn
#include "ct_VisManager .hh" //zum Angucken :-)

#include "ct_source.hh"™ //Die Quelle

int main(}

{
G4RunManager* runManager = new G4RunManager;
//die Rumhction
runbanager->SetUserAction (new ct_Runictiom};
/7 Initialisierung
runManager->SetUserInitialization(new ct_setup};
runManager->SetUserInitialization(new ct_Physica);
//Jetzt die Quelle
ct_source *source=mew ct_source();
gource->SetPosition(Q, 04m,0,0xm, 18, Okem} ;
//Drei Vektoren fuer dia Richtung!
source->SetDiraction(G4ThreaVactor(0.0,0.0,28xcm}, //Richtung

G4AThreaVector(0.0,26+mm,0.0),//Maximale Abweichung

G4ThreaVector (264mn,0.0,0.0)} ://Maximale Abweichung
source->ReadSpectrun("Spectrum.age"};
//Quelle fertig definiert!
runManager->3etUserAction (source};
// Initialiere den GEANT4-Kernel
runManager->Initialize();
G4UTsesaion® session=new G4UIterminallnew G4UItczh);
G4VisManager+ visManager = new ct_VisManager;
visManager->Initialize();
// Los geht es
G4UImanager* UL = (4UImanager::GetULpoiznter(};

sassion->SessionStart(};

// Ende
delete session;
delete runManager;

return O;
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Quellcode von CT-Sim

CT-Source

e ct_source.hh:

//Detinition der CT-Roentgenqguells
//Vor der Erzeugung von Teilchen sollte ReadSpectrum aufgerufen werden
#ifndef ct_source h

#define ct_source_h 1

#include "G4VUserPrimaryGeneratorAction.hh"
#include "Randomize.hh"

#include “"globals.hh"

#include "G4Event.hh"

#include "G4ParticleCun.hh"

#include "GAUImanager.hh"

clasy G4ParticleCun;
clasy G4Event;

class ct_source : public G4VUserPrimaryGeneratcorAction
{
public:
ct_source();
“etosource();

public:
void GeneratePrimaries{G4Event+* anEveznt};
void ReadSpectrum(G4String filemame};
void SetPosition{G4double x, Gddouble y, Gidouble z);
void SetDirection(G4ThreeVector d,G4ThreeVector dx,G4ThreeVector dy};

private:

G4double RandomEnergy(};
G4ParticleGun* particleGun;
G4int No_enmergies;
G4double* Spectrum;
G4double* Energy;
RandGeneral* rand;
G4ThreeVector* direction;
G4ThreeVector* deltaY;
G4ThreaVactor® daltaX;
HepJamesRandom theNewEngina;

ks

#endif

ot _source.cc:

#include "ct_source.hh"
#include <sys/time.h>
#include "fstream.h"

ot _source: ict_source()
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Gdint n_particle = 1;
particleGun = new G4ParticleCun(n_particle);

GAUImanager* UI = G4UImanager::GetUIpointer();
UI->ApplyCommand{"/gun/particle gamma");

HepRandom: i createInstance();
timeval tv;
gottimeofday (&tv,NULL) ;
HepRandom: :setTheEngine (&theNewEngine};
HepRandom: :setTheSeed(tv.tv_usec);
X

ct_source::"ct_source{}
{

delete particlelun;
T

void et_source!:CeneratsPrimaries(G4Event* anEvent)
i
G4int no=anEvent->GetEvantID(}:
if (no/100000%100000-no==0) Gdcont<<"Particle:*<<{ned<"\n";
//Richtung festlegen
G4doubles rx={RandFlat::shoot(}-0,5)%2,0;
G4double ry={RandFlat::shoot(}-C,5)%2.0;
particleGun->SetParticleMomentumPirection((*direction) trx* (*deltak}+ry+(+delta¥));

particlaGun->SetParticleEnergy(RandonEnsrgy (}) ;
particleGun->GeneratePrimaryVertex(anEvent);

void et_source!:SetPosition(CG4double x, Gideuble ¥y, Gddouble 2}{
particleGun->SetParticlePosition(G4ThreeVector(x,y,2)};

X

void ct_source::SetDirection(GAThreeVector d,G4ThreeVector dx,G4ThreeVector dy){
direction=new G4ThreeVector{d};
deltaX=new G4ThreaVector(dx);
deltaY=new G4ThresVector(dy);

Gddoubla ct_source::RandomEnergy(3{
Gddouble selected_energy=-0.1;
G4double index=rand->shoat{)*No_energies;
selected_energy=Energy [(int)index];
return selected_energy;

void ct_source;:ReadSpectrum(G4String filename}{
ifstream in(filename};
in>>No_energies;
G4cout<<"Reading “<<No_energies<<" Energies‘n";
Gddouble refenergy{lxkeV);

122



Quellcode von CT-Sim

G4cout<<"Example Energy (1KeV):"<<refenergy<<*\n*;

Spectrum=new Gddoubla[No_energies]:

Energy=new Gddouble[No_snergies];

for(int i=0;i<No_energies;i++){
in>>Energy[i]>>Spectrum[i] ;

¥

G4cout<<"Finished";

in.cloge{);

rand=new RandGeneral(Spectrum,No_energies,1);
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CT-Physics

e ct_Physics.hh:

// Definition der physikalischen WW
#ifndef ct_Physics_h
#define ct_Physics_h 1

#include "G4VUzerPhysicsList.hh"
clags ct_Physics: public G4vUserPhysicsList
1 public:
¢t _Physics();
virtual ~et_Physics();

protected;
virtual void ComstructParticle();
virtual void ComstructProcess{);
virtual void SetCuts();

protected:
virtual void ComstructBosons(};
virtual void ComstructLeptons();
virtual void ComstructEM();

h

#endif

ct_ Physics.cc:

#include “ct_Physica.hh"

#include “globals.hh”

#include "G4ParticleDefinition.hh"
#include "G4ParticleWithCuts.hh"
#include "G4ProcessManager,hh"
#include "G4ProcezzVector.hh”
#include "G4ParticleTypes.hh”
#include "G4ParticleTable.hh"
#include "G4Material.hh"

#include "G4MaterialTable.hh"
#include "G4ComptonScattering.hh"
#include "G4PhotoFlectricEffect.hh"

$#include "G4ios.hh"
//Benutet Standardwerte
¢t _Physica::ct_Physica(): G4VUserPhysicsList()
i
defanltCutValue = 2wmn;
SetVerbogeLevel (1)
T

ct_Physics::i™ct_Physics()
{F

void et_Physics::ConstructParticle ()
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CQuellcode von

CT-5im

{
// Einige Leptonen und Bogonen werden benoetigh

CongtructBosons{);
CongtructLeptona();

void et_Physics::ConstructBosons()

{
//Photonen sind die sinzigen Bogonen der Simmlation

G4Gamma; : GamaDefinition (3

}

void ct_Physics::ConstructLeptons()

{
//Elektronen und Positronen reichen hier!
G4Electron::Elactronlefinition();

G4Positron::PositronDefinition();

vold et_Physics::ConstructProcess(}

{

// Die Physikalischen Prozesse!
CongtructEM(};

void ct_Physics::ConstructEM(}
{
//Dis EM-WW ist natuwerlich wesentlich
theParticleIterator->reset(};
while( (*#theParticleIterator)(} }{
GaParticleDefinition* particle = theParticlelterater->value();
G4ProcessManager+ pmanager = particle->GetProcessManager();
G45tring particleName = particle->GetParticleName{)};

if (particleName == “"gamma") {
pmanager->AddDiscreteProcess(new GaComptonScattering(y};
pmanager->AddDiscreteProcass(new G4PhotoElectricEffect());
}

void ct_Physics::SetCuts(}
{
// Zeige die CutValues
if (verboselevel >13{
Gdcout << "ct_Physics::SetCutz:";
1
SetCutaWithDefault ()
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CT-Setup

e ct_setup.hih:

// Setup

des Objekts und des Detektors.

// Die Quelle wird direkt in CT-Sim.cc definiert
#ifndef ct_setup_h

#define

ct_setup_h 1

class G4VPhysicalVolume;

#include
#include
#include
#include
#include

clags ct_zetup:

i

et
Tt

"G4LogicalVoluma.hh"
"et_detector.hh"
"ct_setupMessenger.hh"
"G4vUserDetectorConstruction.hh"
"globalg.hh"

public:
gatup();
gatup();

public:

G4VPhysicalVolume* Construct();
private:

void CreateObject(};

void CreateDetector();

void CreateWorld();
G4LogicalVolume* logicalworld;

G4LogicalVolume* logicalobject;
ct_detector* det;
G4bool firstcall;

[ 2

b
#endif

setupMessenger* setupMessenger;

public G4VUgerDetectorConstruction

cb_setup.cc:

#include
#include
#include

#include

#include
#include
#include
#include
#include
#include
#include
#include
#include
#include

"G4UnitsTable .hh"

"ct_setup.hh"

"ct_object.hh"
"G4VUserDetectorConstruction.hh"

"globalg.hh"
"G4Material .hh"
"G4MaterialTahla .Rh"
"G4Element .hh"
"G4ElementTable . hh"
"G4Box, hh"
"G4LogicalVolume .hh"
"G4ThreeYector,hh"
"G4PV¥Placement,hh"
"G4PYReplica.hh"
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Quellcode von CT-Sim

#include "GASDManager.hh”
#include "G4AVigAttributesz hh"
#include "G4Celour.hh"

ct_setup::ct_setup(d

{
setupMessenger=nev ct_setupMessenger (this);
firsteall=(1==1);

¥

st setup::"ct_osetup()
{ delete setupMessenger;
¥

G4VPhysicalVolume* ct_setup::Construct( }
{
if (firstcall){
CreateDbject();
CreateWorld{};
CreateDetactor(};
firstcall=(1==0);
1
//Rorld erzeugen
G4VPhysicalVolume *physicalworld= new G4PVPlacement( new G4RotationMatrix(} ,
GAThreaVector(0, O%mm, 0O,Cxmm, ©,0*mm},
“physicalworld"”,
logicalworld,
NULL,
falze,
0); /

G4RotationMatrix* rotMatriz=setupMessenger->GetRotMatriz(};
//0bject hinzufuegen

G4VPhysicalVolume * physicalObject= new G4PVPlacemens(rotMatrix,
GAThreeVector{0,0*mm, O,0%mm, O.0%m},

"physicalobject”,

logicalobject,

physicalworld,

false, 0};

//Detector hinzufuegen

det->AddDetector(physicalworld};

return physicalworld;

vold ct_setup::Createlbject(3{
//Hier nichts aendern!
ct_object+ ab=new ct_object(};
logicalobject=ob->GatObject();

¥

vold ct_setup:CreateWorld(){
//Der Inhalt der Welt+Dimensionsn
G4Element+ slementN = new G4Element{ "Nitrogez", "N", 7. , 14.00674*g/mole };
G4Element+ slementl = new G4Element{ "Oxygen", "D", 5. , 15.9884+g/mole };
G4Material* Air = new G4Material{"Air", 1.205+mg/cm3, 2, kStateGas, 293.0+kelvin, 1.C+atmosphers );
Air-»AddElement{ elementl, 3 };
Air->AddElement{ element0, 1 };
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G4Box *golidworld= new G4Box(“selidwerld", LO.Oxcwm, 10.0%cm, 20,0%cm )
logicalworld = new G4LogicalVolume(solidworld,
Air,
"logicalworld”
0,0,0):
b
void ct_setup: iCreateDetector(){
GdMaterial* GADS = new G4Material ("GdOS", 7.44*g/cm3, 3, kStateUndefined };
G4Element+ olement0 = new G4Element( "Oxygen", ™O", 8. , 15,9984%g/mole };
G4Element+ olementS = new G4Element( "Sulfur", ™$", 16, , 32.066%g/mole };
G4Element+ olementGd = new G4Element{ "Gadoliniwe™, "Gd", 4. , 157.25+g/mols );
GADS->AddElement{ elementD, Q,084527 );
GdDS->AddElement{ elementS, 0.084704 );
Gd0S->AddElement{ elementGd, 0.830769 );
//Detector Geometria
det=new ct_detactor();
det->SatPizelNo(22,22);
det->SatPixelSize(2.30%mm, 2. 36%mm) ;
det->SatPizel0ffSat{0.0%*mm, O . 0%mm) ;
det->SetMaterial (CZT);
//Detektor einfuegen
G4RotationMatriz *rotMatrizDet=nsew G4RotationMatriz();
Gddouble angleDat = 0.0+dog;
rotMatrixDet->rotateX{anglebst);
G4ThreeVector *transVecDet=new G4ThreeVector(Q.0wmm, 0, Oxmm, 10, 0%en);
det->SetPagition{trangVecDet ,rotMatrizDet};

128



Quellcode von CT-Sim

CT-Object

e ct_object.hh;

//Hilfs-0bjekt das nur eine Methode zur Verfigung stellt. Diese liefert das
//die LogicalDbjectiWorld, ein Volumen das das Objekt enthaelt

#ifndef ct_object_h
#define ct_object_ b 1
#include “"globals.hh"
#include "(G4LegicalVolume.hh"
clasg G4Material;
ct_object
{ public:
et _object();
“et_object();

clasyg

public:
G4LlogicalVolume* GetDbject{);
iH
#endif

ct_object.cc:

//5imlation des Kontrastphantoms
#include "¢t _object,hh"

#include "G4UnitsTable,hh"
#include "globals.hh"
#include "G4Material.hh"
#include "G4AMaterialTabkle.hh"
#include "G4Element.hh"
#include "G4ElementTable.hh”
#include "G4Box,hh"

#include "G4LogicalVolwms,hh"
#include "G4ThresYVector hh"
#include "G4PVPlacement.hh"
#include "G4PVReplica.hh”
#include "G4SDManager.hh"
#include "G4VisAttributes.hh"
#include "G4Colour.hh"

ct_object: et abject O{;}
et _object: et _object (3}

G4LogicalVolume* <¢t_object::GetObject (3{
// Definiere bhencetigte Elements

~—r

» 14,00674xg/mole

, 15.9992%g/mols )3

, 1.00784%g/mole };

“Carbon™, "C", 6. , 12.011%g/mole };

12. , 24.305%g/mele };

G4Element* elementN = new G4Element( “Nitrogen", "N*, 7.

G4Element* elementd = new G4Element( “Oxygen*, "0", 8,

G4Element* elementH = new G4Element{ “Hydrogen", "H™, 1.

G4Element* elementC = new G4Element(

G4Element* elementMg = new G4Element( "Magnesium", “Mg",

G4Element* elementP = new G4Element({ “"Phosphorus", "P", 15. , 30.973762+g/mole );
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G4Eloment* elementS = new G4Element{ "Sulfur“, "S*, L6, , 32.066%g/mole };
G4Element# elementCa = new G4Element( “Calciwm”, *Ca*, 20, , 40.078+g/mole };
G4Element# elementCl = new G4Element( “Chlorine®”, "CI", 17. , 35.4527+g/mole );
G4Element* elementK = new G4Element( "Potassiwm", "K*, 19, , 39.0883+g/mole };
G4Element* alementNa = new G4Element( “Sedium", “"Na%, 1i. , 22.980768%g/mole )i

// und Kombinationen

GaMaterials Air = new G4Material(“Air", 1,205%mg/cm3, 2, kStateGas, 293.0+kelvin, 1.0*atmogphere };

Air->AddElement{ element¥, 3 };
Air->AddElement{ elementD, 1 };

GdMaterial+* H20 = new G4Material("H20", 1.0+*g/cm3, 2, kStateliqeid, 293.0%kelvin, 1.0*atmosphere };

A20->AddElement{ elementH, 2 };
A20->AddElement{ elementO, 1 };

GdMaterial* Bome = nev GdMaterial("Bome", 1.92¢g/cm3, 8, kStateUndefined, 293.0+kelvin, 1.(0*atmosphere );

Hone->AddElement( elementH, 0.034 );
Hone->AddElement( elementl, C.165 );
Hone->AddElement( elementN, 0.042 );
Bone->AddElement{ element0, (.435 )
Bone->AddElement { elementMg, 0.002¢ );
Bone->AddElement{ elementP, 0,103 );
Bone->AddElement{ elementS, 0,0030 };
Bone->AddElement{ elementCa, 0.225 };

GdMaterial+* Brain = new G4Material("Brain", L.04xg/«m3, 8, kStateUndefined, 293.0*kelvin, 1.0Q*atmogphere };

Brain->AddElement( elementd, 0.107 };
Brain->AddElement( elementC, 0.145 };
Brain->AddElement ( elementN, 0.022 };
Brain->AddElement( element0, 0.712 };
Brain->AddElement ( elementP, 0.0040 );
Brain->AddElement ( elementS, 0.0020 );
Brain->»AddElement({ elementCl, 0,0030 );
Brain->AddElement ( elementK, 0.003C );

G4Material* Fat = new GiMaterial(“Fat", 0.95%g/cm3, 7, kStateUndefined, 283.0*kelvin, 1.0%atmosphere );

Fat->AddElement{ elementH, 0,114 };

Fat->AddElement{ elementC, 0,588 );

Fat->AddElement{ elementN, 0,0070 );

Fat->AddElement{ elementD, Q0,278 );

Fat->AddElement{ elementNa, 0.0010 };

Fat->AddElement{ elemsntS, 0.0010 );

Fat->AddElement{ elementCl, C¢.0010 };

GdMaterial* Vacuum = new G4Material{"Vacuum", 0.000001*g/cm3, 2, kStateUndefined, 293.0*¢kelvin,
Yacuum->AddElement{ elementN, 3 };

Yacuum->AddElement{ elementD, 1 };

/{ Attribute fuer die Visualisierung

G4visAttributes * h2o= new G4VisAtiributes{ G4Celeur(5L/255. ,51/255, ,255/255. )}
h2o->SetVisinility{(true);

h2a->SetForeeSolid{trua);

G4avisAttributes * bone= new GaVigAttributss( G4Colowr{255/255. ,255/255, ,255/255, ));
bone->SetVisibility (trua)
bone->SetForceSolid(true);

G4VisAttributes * fat= nev G4VisAttributes{ G4Colour(285/255. ,2556/2B5. ,102/2565. ));

fat->SetVisibility{true);
fat->SetForeeSolid{true);
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GavisAttributes * brain= new G4VisAttributes{ G4Celour(157/255. ,158/255. ,157/255. });
brain->SetVisibility(true};
brain->SetForceSolid(true};

G4VigAtrtributes * quelldec= new GaVisAttributes{ G4Colour(255/255. ,255/255. ,255/255. });
guelldec->SetVisibility(true};
guelldece ->SetForceSclid(true};

/7 Volumen

G4Box *golidobjectuworld= new G4Box({"solidworld™, 2.0%cm, 2.0%cm, 2.0%<m );
G4LogicalVolume * logicalobjectworld = new G4logicalVolume{solidobjectworld,
Air,
“logicalobjectworld" ,
0,0,0};

(#4Box *solidWater= new GdBox(“solidWater", l#*cm, l#cm, 1.0%cm };
(4LogicalVolume * logicalWater = new (4LogicalVolume(sclidWater,
H20,
"logicalWater" .,
0,0,0);

logicalWater->SetVighttributes (h2e);

G4Box #*selidBone= new G4Bax("solidBone", 2.5%mm, 2.5%mm, 1.0%cm };

G4LogicalVolume * logicalBone = new G4LogicalVolume{zolidBone,
Bone .,
"logicalBone"
0,0,0);

logicalBone->SetVisdttributes(bone);

G4Box *solidFat= new G4Box("solidFat", 2Z.5%mm, 2.5%*mm, 1.0%cm };
G4logicalVolume * logicalFat = new G4LogicaiVolume(solidFat,
Fat,
"logicalFat" ,
0,0,0};

logicalFat->SetVisAttributes(fat);

G4Box *solidBrain= new G4Box{"solidBraiz", 2.6+mm, 2.E+mm, 1.0*cm );
G4LogicalVolume * logicalBrain = new G4LogicalVolume(sclidBrain,
Brain,
"logicalBrain" ,
0,0,0);

logicalBrain->SetVisAttributes (brainl;

G4Box *zalidAir= new G4Box("solidAir", 2.5xmm, 2.5#mn, 1.0%cm };
G4logicalVolume * logicaldir = new GdLogicalVolwme(zoliddir,
Alr,
“logicaldir" ,
0,0,0};
logicaldir->SetVisAttributes(bone);

G4RotationMatrix rotMatrizWater;
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Gddouble angleWater = 0.0=xdeg:
rotMatrizWater.rotateX (angleWater); /

G4VPhysicalVolume * physicalWater= new G4PVPLacement(G4ATransform3D(rotMatrixzWater,
GAThreeVector (0.0%mn, 0.0=mm, O.0%mm)},
logicalWater,
"phyzicalWater",
logicalobjectworld,
false, 0};

G4RotationMatrix rotMatrixBone;
G4double angleBone = 0.0%deg;

rotMatrizBone.rotateX{angleHona) ;

G4VPhysicalVolume * physicalHone= new G4PVPlacement{GATransform3D(rotMatrixBone,
GAThreaeVector(4.6*mm, 4.5+mm, O.0*%mm)},
logicalBona,
"physicalBone",
logicalWater,
falge, 0);

G4RotationMatrix rotMatrixFat;
Gddouble angleFat = 0.0xdeg;
rotMatrixFat rotateX(angleFat} |

G4VvPhysicalVolume * physicalFat= new G4FVPlacement(G4Transform3D(rotMatrixFat,
GAThreeVector (-4, 5+um, 4.5%mm, 0.0«mm}),
logicalFat,
"phyzicalFat",
logicalWater,
talse, 0};

GdRotationMatrix rotMatrixBrain;
G4double angleBrain = 0.0*deg;
rotMatrixBrain,rotateX(angleBrain};

G4VPhysicalVolume * physicalBrain= new G4PVPLacemens(G4TransformSD(rotMatrixBrain,
G4ThresVector (4, 5+mn, -4,5%mm, O,0«xmm}),
logicalBrain,
"physicalBrain",
logicalWater,
falsa, 0};

return logicalobjectworld;
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CT-5im

CT-Detector

e ct_detector.hh:

//hllgemeiner Rechteck-Detektor mit Methoden diesen zu definieren

#ifndef ct_detector_h

#define ct_detector.h 1
#include “"globals.hh"

#include "G4VPhysicalVoluma.hh"
class G4Material:

class ct_detactor

{ public:
et detactor(d;
“et_detactor();
public:

void AddDetector(G4VPhysicalVolumes world);
void SetPesition{G4ThreeVactor* DetVac, GARotaticnMatrixs
void SetPixelNo(Gdint xpix,G4int ypixd;
void SetPixelSize(G4double xsize,Gidouble ysize);
void SetPixelDffSet(Gidouble xoif,Gddouble yoff);
void SetMaterial{(G4Material *d};
Gaint GetXPix();
Gaint GetYPix();

private:
void CreateDetector();
G4int Xpix,Ypix;
GdMaterial* DetMaterial;
G4double Xsize,Ysize,Koff,Yolf;
G4LogicalVolume* logicaldetector;
G4RotationMatrix* mat;
G4ThreeVector * vec;

1;
#endif

DatMat};

ct_detector.cc:

#include "ct_detector.hh"

#include "G4UnitsTable.hh"
#include "c¢t_detactorSD.hh"
#include "GASDManager.hh"
#include "G4AMaterial.hh"
#include "GAElement.hh"
#include "GA4Box.hh"

#include "GALogicalVoluma . hh"
#include "GAThreaVector.hh"
#include "G4PVPlacement.hh"
#include "G4PVReplica.hh"
#include "G4S5DManager.hh"
#include "G4VigAttributes,hh"
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#include "G4Coelour.hh"

¢t _detector! et detector O
//StandardMaterial des Detektors: Si
DetMaterial = new Gd4Material(“Si", 14, 2B.0B55#g/mola, 0.00001%g/cm3,
kStateSelid, 293,0+kelvin, 1.0%bar };

logicaldetector=NULL;
b
ot _detector:: ot _detector(}{}
void et_detector::SetPixelNo(Gaint xpix,Gdint ypizd{
Apix=xpix;
Ypix=ypix;
X
G4int ct_detector::GetIPix{){
return Ipix;
b
Gdint ct_detector::Gat¥Pix(){
return Ypix;
T
void et_detector::SetPixelSiza{G4doutle xsize,G4deudble yszizel{
Xgize=xgize;
Ysize=ygize;

T

void et_detector::SetPixelDfISset(G4double xeff,Gddouble yoifl{
Xoff=xoff;
Yoff=yolf;

b

void ¢t _detector:iSetMaterial (G4Material *d){
DetHaterial=d;

b

void ct_detector::CreateDetector(}{

f// Luit zwischen den Pixeln
G4Element* elementN = nev G4Element( “Nitrogen", "N", 7. , 14.00674*g/mole };
G4Element* element0 = new G4Element( "“Dxygen™, "0", 8. , 15.9994%g/mole };
G4Naterial* Air = new G4Material("Air", L.205%mg/cem3, 2,
kStateGas, 293.0+kelvin, 1,0*atmosphere );
Air->AddElement ( elemantN, 3 );
Air->AddElement( elementD, 1 );

/! Attribute fuer die Visualisierung der Pixel
G4VisAttributes * pizxelatt= new G4VisAttributes( G4Celour(2bb/2B6. ,0/2B6. ,B0/2BG. }):
pizelatt->SetVisibility(true);
pixelatt->SetForceSolid(true);

/! Logische Yolumen
G4Box *solidpizelbox= new G4Bax(“solidpizelbox”, (Xsize+Xoff}/2,(¥size+Yol1}/2, 0.1%mm );
GdLogicalVolume * logicalpixzelbox = new G4LogicalVolume(zolidpixelbox,
Air, //Material
"logicalpizelbox" , //Name
0,0,03;

GA4Box #zolidpizel= new G4Box{("solidpixel", Xsize/2, Ysize/2, C.l#mm };
G4LogicalVolume * logicalpizel = new G4LogicalVolume(sclidpixel,
DatMaterial, /fz.B. 8i
"logicalpixel" ,
0,0,0);
logicalpixel->SetVigAttributes(pixelatt);
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G4Box *solidstripe= new G4Box("gselidstripe®, (Xsize+Xoffl*Xpin/2, (Yeize+YoIf)/2, 0.lxmm )}
G4LogicalVelume * logicalstripe = new G4LogicalVolume(solidgtripe,

Air,

"logicalgtripa" ,

Q,0,00;

G4Box *zoliddetector= new G4Box("soliddetector", {(Xsize+Koff)*Xpix/2,
(Ysize+Yoff)*Ypix/2, 0.1%mm );
logicaldetector = new G4LogicalVolume(soliddetestor,

Alr,

"logicaldetector” ,

0,0,0);

//Der sensitive Datektor wird initialisiert!!!

G4SpManager* SDman = (4S8DManager: :@Get2DMpointer(};

ct_detector8D* detectorSD = new ct_detectorSD('detectorSD",this);
SDman->AddNewDetactor( detectorSD };
logicalpixel->SetSensitiveDatector(detectorsSh);

//Pirelytreifen erzougen
GAPVReplica® repStripe=new G4PVReplica("striperaplica",logicalstripe,logicaldetector,
kYAxis,Ypix,Ysize+Yolt);

//Pixelbix in Streifen

G4PVReplica* reppizelbox=new G4PYReplica("pixelboxreplica",logicalpixelbox,logicalstripe,
kXAzis,Xpix,Xsize+Xoff);

//Pixel in Pizelbox

G4RotationMatrix rotMatrix;

G4PVPlacement+ placepixel=new G4PVPlacement (G4Transform3D(rotMatrix,
G4ThreeVector{0.0+mm, C.0%mm, O.C*mm)},

logicalpizel,

"physicalpixel”,

logicalpizelbox,

falze,0);

¥
void ct_detector::SetPosition{G4ThreeVector #*DetVec, G4RotationMatrix #+DetMat)}
{
rec=DatVac;
mat=DatMat;
}
//Methode die den Detektor der Welt hinzufuegt
void ct_detector::AddDetector{G4VPhysicalVolume* world)
{
if (logicaldetwctor==NULL) CreateDetector(};
G4VPhysicalValumex physicaldetector= new G4PYPlacement (G4Transform3D(xmat,*vece),
"physicaldetector”,
logicaldetector,
world,
false, 0};
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CT-DetectorSD (idealer Detektor)

e ct_detectorSD.hh:

//Bengitiver Detektor

//Innerhalk von GEANT4 wird dieses Dbjekt bencetigt wm dis Daten zu registrieren
//Fuer jedes Photon innerhalb eines Pixels wird ProcessHits aufgerufen

#ifndef ct_detectorSD_h

#define ct_detectorSD_h 1

#include "G4VSensitiveDetector.hh"
#include "globals.hh"

#include "Q4ios.hh"

#include "ct_Hit.hh"

clazs ¢t detector;
clags G4HCoIThisEvent;
clazs G4Stap;

class ct_detectorSD : public G4VSensitiveDetector
{
public;

¢t detectorSD(G4String, ct._detector« J;
"¢t detectorSh();

void Initialize(G4HCofThisEvent*);
G4bool ProcessHits{G4Step*,G4TouchableHistory+};
void EndOfEvent (G4HCofThisEvent#*};
void clear{);
void DrawAll();
void Printill{);
void writeData(G4String fname};
void deleteData();
private:

G4bool mewparticle;

ct_detector* Detector;

Gd4double * ge;

G4double * engrid;

G4int* hits;

G4int x,y,energies;

ct_HitsCollection *Hcollaction;

I

#endif

ct_detectorSD.cc:

#include "ct_detectorSD.hh"

#include "ct_detector.hh"
#include "G4VPhysicalVolume.hh"
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#include "GATouchableHigtory.hh"
#include "G4SDManager.hh”
#include "c¢t_detactorMagsenger.hh”

¢t detectorSD: ¢t detectorsSD(G4String name,
ct detectors det)
:GAVBengitiveDetector (name) ,Detector{(det){
new ot_detectorMessenger(this);
x=det->GetXPix();
y=det->Get¥YPiz ()}
//QE.dat Datei lesen
ifstream * in=new ifstream("QE.dat");
*inprenergies;
ge=new Gddouble [energies];
engrid=new Gddouble[energies];
for(int en=0;en<energises;en++){
*in>>engrid[en]>>qe[en] ;
}
in->eloge(d;
delete in;
// Speicher fuer die Histogramme!
hits=new G4int[x*y*energiesl;
delateDatal);
G4String HCname;
callectionName .insert (HCname="ct_Collaction"};
¥
void et.detectorSD:idelateData(){
for(int i=0;i<x*yxensrgies;i++) hits(il=0;
¥
void ct.detectorsD: writeData{G4String fname){
//erst das histogramm-file schreiben
Gacout<<"Schreibe autput:"<<energiescd" "<axyd"\a";
G4long *totalhist=new G4longlenergiss];
for(int en=0;en<energies;en++) totalhist[en]=0;
G4String* f=new G4String(fname);
ofstream *outfile=new ofstream{(+f) append(" .hist"});
//hits aufsummieren
for(int i=0;i<z¥y;i++){
for (int en=0;en<energies;en++){
*outfile<<hits[i*energies+en]<<" ";
totalhist[en]+=hits[i*energies+en];
}
*outfile<<"\n";
}
outfila->closa{)
delate outfile;
outfile=new ofstream{f->append(".totalkist”)};
far (en=0;enensrgises;snt+i{
#outfile<<end<" "<<totalhist[anl<<"\n";
¥
outfile->¢loge ()
delste outfils;
//jetzt mittels der QE ein bild erzeugen!
G4float * bild=new G4float[x*yl;
for (i=0;i<x*y;i++) {
bild[il1=0.0;
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Ffor (en=0;en<energies;entt+i{
bild[il+=ge [en]#hite[ixenergies+en] ;
Gdcout<<"™y

¥
//bild schreiben
outfile=ney ofstream{f->append(",bild"));
delete I;
for (i=0;i<x;i++){
for{int ii=0;ii<y;ii++){
#outfilecicd" Me<ii<<” "<<bild [Ixy+iil<<\n";

3
}
outfile->close();
delete outfile;
//speicher freigeben!
daelete[] bild;

3

¢t _datectorsD:: "ot _detactorSD(){
delatel]l hirs;
delatel]l qay
deletel]l engrid;
T
void et_detectorSD::Tnitialize(G4HCoTThisEvent¥ECEM
newparticle=trua;

G4bool ct_detectorsSD:iProcessHits(G4Step* aStep,G4TonchableHistory* ROhist)

{
if(!newparticle || (aStep-»GetTrack()->GetDefinition{}->GetParticleNams()) !="gamma"} return false;
newparticle=false;
G4VPhysicalVolume* physVoll = aStep->GetPreStepPoint()->GetPhysicalVelume();

G4VPhysicalVolume# physVol2 = physVoli->GetMother();
G4int this_x=physVol2-»GetCopyNo();

physVoll = physVol2->GetMother();
Gdint this_y=physVoll->CetCopyNo();

G4double this_en=aStep->GetTrack()->GetTetalEnergy{};
//Energie im Grid suchen!
int this_en_int=0;
for (int en=0;en<emergies;en++){
if {(this_en>=engridlen]} this_en_int=en;
¥
if (this_en_int<energies-1&&this_en-engridlthis_en_intl>engridithis_en_int+11-this_en} this_en_int++;
hits[this_x+energies+y+this_yrenergies+thiz_en_intl+=1;
return true;
T
void et_detectorSD: :EndDfEvent (G4HCofThisEvent* HCE}M}
void ct_detectorsSD::clear(}{}
void ct_detectorsSD::DrawAll(){}
void ct_detectorsSD::Printall(}{}

138



Quellcode von CT-Sim

CT-DetectorSD (realer Detektor)

& ct_detectorSD.hh:

[dentisch zu ¢t _detectorSD.hh des idealen Detektors.

ct_detectorSD.ce:

#include "<t _detectorSD.hh"

#include "ot _detector.hh"

#include "G4VPhysicalVolume.hh"
#include "G4TouchablaHistory.hh"
#include "G48DManager.hh"

#include "ct_detectorMessenger.hh"

¢t detectorsSD: :ct _detectorsSD(G4String name,

ct detectors det)

:G4VSenaitiveDetector (nama) ,Datactor{det}{

new ett_detectorMessenger (this);
x=dat->GetXPix{)}

y=det->GetYPix{();

//einlesen QE.dat

ifstream * in=new ifstream("QE.dat");
*in>>energies;

ge=new Gddouble [energies];

engrid=new G4doublelenergiesl;
for(int en=0;en<energies;ent+){

*#in>rengridlenl>>qelen] ;

}

¥

in->close();

delete in;

// speicher fuer die histogramme!

hits=new G4int [x*yxenergies];

deleteDatal);

G4String HCname;
collectionName , insert (HCname="¢t _Collection"};

void ct_detectorSD::deleteData(){

}

for(int i=0;i<x*y*energies;i++) hits[i]=0;

void ct_detectorSD::writeData{G4String fname}{

//erst das histogramm-file gchreiben
Gacout<<"Schreibe oautput:“"<<ensrgiesdd "<xxyd<"\n";
G4long *totalhist=new G4longlenergiesl;

for(int en=0;en<energiesient+) totalhist[enl=0;
G4gtrings f=new G4String(fname)i

ofstream #outfile=new ofgtream{(+I).append(".higt"});
//summieren weber Energiseen

for(int i=0;i<x¥y;i++){

(int en=0;en<energies;en++){
*outfile<<hits[i*enargies+enl<<" ";
totalhistlen]+=hits [ixenergies+en];
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T

#onbfile<<"\n";
¥
outfile->cloze{);
delete outfila

outfile=new ofstream(f->append(", totalkist™)};

for (en=0;en<energies;en++){
xoubfile<<en<<" "<<totalhist [en]<<"\n";
}
outfile->close{);
delate outfile;
//jetzt mittels der QE ein bild erzeugen!
G4double * bild=mew G4Adoubla[x*y];
for (i=0;i<mey;i++) {
bild[i]=0.0;
for (en=0;en<emergies;en++}{
bild[i]+=qe[en]*hit=[i*energias+en] ;
Ghcout<<""y

¥
//bild schreiben

outfile=new ofstream(f->append(".bild")};
delete f;
for (i=0;i<x;i++){
for(int ii=0;iicy;ii++){
#outfilecicd" Me<ii<<” "<<bild [Ixy+iil<<n";

b
}
outfile->close{);
delate outfilae;
//speicher freigeben!
delete[] bild;

X

ot _detectorsD:: "ot _detectorsD(){
delate[] hits:
delete[] qe;
delete[] engrid;
X
void ct_detectorSD::Initialize{G4HCofThisEvent+HCE}{
newparticle=true;

Hecollection=new ct_HitsCollaction{SemsitiveDetectorName,collectionNama[D]);

Gdbool c¢t_detectorsSD::ProcessHita(G4Step+ aStep,G4TouchableHistory+ ROhist)
1
Gddouble edep = aStep-rGatTotalEnergyDeposit();
if(edep==0.) return false;
G4VPhysicalVelume+ physVoll = aStep->GetPreStepFoint ()->GetPhysicalVeluma();
G4VPhysicalVolume* physVol2 = physVolli->GetMother();
G4int this_x=physVol2-»GetCopyNo();
physVoll = physVol2->GetMother();
G4int this_y=physVoll-»GetCopyNo();
//Hit in der Collection suchen
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G4int hindex=-1;
for(G4int i=0;i<Hc¢ellection->entrias(}ii+ti{

if (((#Hcolluction) [i]->GetK(d==this_x}&k((+*Hccllection) [i1->GetY (}==this_y}} hindex=i;

¥
if (hindex<0){
ot _Hit* newHit= new ¢t _Rit(};
newHit->SetEdep( edep );
newHit->SetPos{ aStep->GetPreStepPoint()->GetPositionl} )3
newHit->SetXY{(this_x,this_y);
Heollestion->insert( newHit };
Yeolsed
ot _Hit* oldHit=(+Hc¢ollection) [hindex];
oldHit->SetEdep(oldHit ->GetEdep(}+edep};
}
return true;
}
void ct_detectorSD::End0fEvent (GAHCofThisEvent* HCE)}{
//fuer alle Hits Beitraege aufsummieren
for (G4int i=0;i<Hcollection->entries(};i++){
et _Hit *h=(«Heollection}[il;
Gaint this_ x=h->GetX();
G4int this_ y=h->Get¥();
Gadouble thiz_en=h->GetEdep();
//Energie im Grid suchen!
int this_en_int=0;
for (int en=0;en<energies;ent++){
if (this_en>=engridlen]) this_en_.int=en;
¥
hits[this_x*energies*y+this_y*ensrgies+this_en_intl+=1;
¥
delete Heollection:
}
vold et_detectarSD::clear(3{}
void ct_detectorSD::Drawlll(}{}
void ct_detectorSD::PrintAll(}{}
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CT-DetectorMessenger

o ct_detectorMessenger.hih:

//Diegser Megsenger implementiert ein neuss Verzeichnis innerhalb der GEANT-shall
//gtellt zwel Befehle zur VerIiigung:

/! ct/deleteData und ct/writeData

#ifndef ct_detectorMessenger_h

#define ct_detectorMessenger_h 1

class ct.detectorsh;

class G4UIdirectory;

class G4UIcmdWithoutParameter;
class G4UIcmdWithAString;

class G4UIcommand;

#include "G4UImessenger.hh"
#include "globals.hh"

class ct_detectorMessenger:public (4UImessengerd
public:
¢t _detectorMessenger(ct _detectorsSDx d);
“ct_detactorMeasenger(};

void BetNewValue(G4UIcommand *command,G45tring newvalue);
G48tring GetCurrentValue (G4UIcommand *command);

private:
¢t _detectorSD *det;
GaUIdirectory * detdir;
G4UIcmdWithoutParaneter * deleteData;
GAUIcmdWithAString * writeData:

I;

#endif

ct_detectorMessenger.cc:

#include "ct_detectorMessenger.hh"
#include "ct_detectorSD.hh"

#include "G4UIcommand.hh"

#include "G4UIcmdWithoutParameter.hh"
#include "G4UILcmdWithAString.hh"
#include "G4UIdirectory.hh"

ct_detectorMessenger: (¢t _detectorMeggenger(ct detactorSi+ d){
det=d;
detdir=new G4UIdirectory("/ct/"};

detdir->SetGuidance ("CT-Sim gpecific commands.");

deleteData=new G4UIcmdWithoutParameter("/ct/deleteData",this);
deleteData->SetGuidance("Deletes all events registered by now.");

writeData=new GAUTcmdWithAString(“/et/writeData",this);
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Quellcode von CT-Sim

writeData->SetCuidance("Saves all data inte file.");
writeData->SetGuidance (" (filename=data by default)"};
writeData->SetParameterName ("Filsname", true};
writeData->SetDefaultValus (data");

¥

¢t_detectorMessenger: : “ct_detectortessenger(}{
delete detdir;
delete deleteData;
delete writeData;

void ct.detectorMessenger::SetNewValue (G4UIcommand *command,G4String newvalue}{
if (command==delateData){

det->deletalata();
}else if{command==writaeData){

det->uriteData{newvalua);
}

¥

(48tring ct_detectorMessenger::fGetCurrentValue ((4Ulcommand *command}<

return “data”;
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CT-SetupMessenger

o ct_setupMessenger.hh:

//Megsenger der die noetigen Komandos zur Eetation des Objekts zu Varfuegung stellt
/i et/rotX

/i et/rotY

/i ct/rotZ

/7 et/updateSetup

/¢ ct/printRotMatrix

#ifndef ct_setupMessenger_h
#define ct_setupMessenger_h 1
class G4UIdirectory;

class G4UIcmdWithoutParameter;
class G4UIcmdWithADoubla;
class G4UIcommand;

class ct_setup;

#include "G4UImessenger.hh"
#include "G4RotationMatrix.hh"

class ct_setupMessenger:public (4UImeszenger{
public:
ct_setupMessengar{ct_setup *1);
~ct_setupMessenger(};

void BetNewValue(G4UIcommand +*command,G45tring newvalue);
G4RotationMatrix* GetHotMatrix();

private:
et _getup* setup;
G4RotationMatrixsx rotMatrix;
GaUIdirectory * detdir;
GAUIcmdWithoutParameter * pRotMat;
G4ULcmdWithoutParameter * pUpdata;
GAUIcmdWithADoubla * rotk;
GAUIcmdWithADoubla * raotY;
G4UIcmdWithADouble # rotZ;

i

#endif

ct_setupMessenger._cc:

#include "ct_setupMessenger.hh"
#include "G4UIcommand.hh"
#include "G4UI<mdWithoutParameter.hh"
#include "G4UI<mdWithADoukle.hh"
#include "G4UnitaTable.hh"
#include "G4UIdirectory.hh"
#include "G4RunManager.hh"
#include "ct_setup.hh"
ct_setupMessenger::ct_setupMessenger{ct_setup* s}{
setup=s;
rotMatrix=new G4RotationMatrix();
detdir=new G4UIdirectory("/ct/"};
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Quellcode von CT-Sim

detdir->SetGuidance ("CT-Sim specific commands.");

pRotMat=new G4UIcmdWithoutParameter("/ct/printRotMatrix”,this);

pRotMat->SetCuidance ("Prints out the current rotation Matrix applisd to the object.");
pUpdate=new G4UTemdWithoutParameter("/ct/updateSetup”,this);

pUpdate->3etGuidance ("Updates the setup with currens Rotation-Matrix.");

rotK=new G4UIemdWithADoubls("/et/rotX",this);
rotX-rSetGuidance ("Rotates around X-axig (defanls=1°).");
rotX-rSetParamoterName ("angle” true);
rotK->SetDefaultValue(1,.0);

rot¥=new G4UIcmdWithADoubla("/ct/rotY",this);
rot¥->SetGuidance ("Rotates around Y-axis (defanlt=1"}.");
rot¥->SetParameterName( "angle",true);
rot¥->SatDefaultValue(1.0};

rotZ=new GAUIcmdWithADouble("/ct/rotZ",this);
rotZ-*SetGuidanca ("Rotates around Z-axis (default=1°}).");
rotZ->SetParameterName ("angle” truaj;
rotZ->SetDefaultValue (1.0}

¥
et _setupMassenger: :"ct_setupMessenger (3{
delate detdir;
delate rotX;
delete rotl;
delete rotZ;
delete pRotMat;
delete pUpdate;

vold ct_setupMessenger: :SetNewValue(G4UIcomnand comnand,G4String newvalued{
if (command==rotI){
G4double angle=rotX->GetNewDoubleValue(newvalue};
rotMatrix->rotateX(angle*deg);
Yeolse if (command==rot¥){
Gadouble angle=rotY->GetNewDoublsValue (nevyvalue);
rotMatrix->rotateY (angle*deg);
}else if(command==rotZ){
Gddouble angle=rotZ->GetNewDoubleValue(newvalue};
rotMatrix->rotateZ (angle*deg);
Jelse if(command==pRotMat)}{
Gdcout<<"Phi“<<rotMatrix->getPhi{)<<"Theta:"<<rotMatrix->getTheta()<<"Psi:"<<rotMatrix->getPsi(}<<"\n";
Jelse if(command==pUpdate)}{
(G4RunManager!: :GatRunManager({)}->DafineWorldVolume(setup->Construct(});
1

¥
G4RotationMatrixs ct_setupMessenger: !GetRotMatriz(i{
return rotMatrix;
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CT-Hit

& ct_Hit.hh:

F/et Hit wird benoetigh um fuer den realen Detektor dis einzelnen
//Treifer der Detektorpixel innerhalb eines Events zusammeln
#ifndef ot _Hit_h

#define ot _Hit h 1

#include "G4VHit.hh"

#include "G4THitsCollection.hh"
#include "G4Allocator.hh"
#include "G4ThreeVector.hh"

class ct_Hit : public G4VHit

{

public:
ct Hit();
“et Hit();
ct_Hit{eonst ot Hit Zright);
const ct_Hitk operator=(const ct.Hit kright);
int operator==(censt <t _Hit &right) const;
inline void *operator new(size_.t);
inline void operator delete(void *aHit);
void Draw(};
void Print{);

private:
G4double edep;
G4ThreeVector pos;
G4int x,y;

public;
inline void BetXY(G4int xx,Gdint yy)
{x=xx;y=yy:}
inline G4int GetX(}{return x;}
inline G4int GetY(}{returm y;}
inline void SetEdep{G4double da)
{ edep = de; }
inline void AddEdep{G4double da)
{ edep += de; }
inline G4double GatEdep()
1 return edep;
inline void BetPog(G4ThreeVactor xyz)
i pos = xyz; }
inline G4ThreeVector GetPos(}
1 return pos; %

3:

typedef G4THitsCollection<ct_Hit> ct_HitsCellection;
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Quellcode von CT-Sim

extern G4Allocator<<t _Hit> ot _HitAllecator;

inline void« ¢t _Hit::operator new(gize.t)

{
void =aHit;
aHit = (void #) et_Hitdllocator.MalloeSingle();
return aHit;

inline void ct_Hit::operator delete(void *aHit)}
{
¢t _Hitdllocator,FreeSingle({¢ct _Hit#) aHit);

fendif

ct__Hit.co:

#include "¢t _Hit.hh"

#include "G4VVisManager.hh"
#include "G4Circle.hh”
#include "G4Celour.hh”
#include "G4VisAttributes.hh"

G4Allocator<et _Hit> et _Hitdllocator;

st Hit: et Hit()
{11

et _Hit:: et Hit()
{:}
//Deponierte Energie und Position speichern!
ot Hit: et Hit{const ot _Hit Bright}
{
edep = right.edep;
pos = right.pos;
x=right.x;
y=right.y;
}
//vgl. Komstruktor
const ct_Hit& ct_Hit::operator=(const ct_Hit &right)
{
edep = right.edep;
pog = right.pos;
x=right.x;
y=right.y;
return *this;
¥
//nicht benoetigh
int ot_Hit:i:operator==(const ot_Hit &right) const
{

return Q;
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f/zur Visualisierwng des Hits
void et _Hit::Draw(d
1
G4aVVisManager* pVVisMenager = G4VVisManager::GetCencreteInstance();
if (pVVisManager)
1
G4Circle circle{pos);
circle.BetScreonSize (0,04}
circle.BetFillStyle (G4Cirele: ifilled);
G4Colonr colonr{1,,0.,0.);
G4vighttributes attribs(colour);
circle. BetVisAttributes(attribs);

p¥VisManager->Draw(circle};

void ct_Hit::Print{)
43

148



Quellcode von CT-Sim

CT-RunAction

e ct_RunAction.hh:

//Der RunManager muss zur Visualisierung ven Trajektorien implementiert werden!
#ifndef ct_RunAction_h
#define ct_RunAction_h 1

#include "G4UserRuniction,hh"
#include “globals.hh"

c¢lass G4Run;

class ct_Rundction : public G4UserRunAction
{
public:
ct_RunAction()};

~ct_RunmAction(};
public:
void BeginOfRunAction(const G4Run*);
void EndO0fRunAction{const G4Ruzn*);

ks

#endif

ct_ RunAction.cc:

#include "¢t _Runhction.hh"

#include "G4Run.hh"
#include "G4UImanager.hh"
#include "G4VVisManager.hh"
#include "G4ios.hh"

ot _Rundetion::ct _Rundetion()
&

ct_Runldction::"ct_RunAction(}

{

vold ct_RunAction!:BeginOfRunAction{const G4Run* aRun}

{
if (G4vVigManager::GetConcreteIngtance(})
{
G4UTImanager+ UL = GAUImanager::GetUIpeinter();
UI->ApplyCommand("/vis/scene/notifyHandlers™};
}
¥

void et_RunAction::End0fRundetion(const G4Run* }
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if (G4VVisManager::GetConcreteInstance(}) {
G4UImanager : ! GatUIpainter () ->ApplyCommand(*/via/viewer/update") ;
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Quellcode von CT-Sim

CT-VisManager

& ct_ VisManager.hh:

// Der Visualization Manager registriert die gewusnschten Visualisierungstreiber
#ifndef ct_VisManager_h
#define ct_VisManager_h 1
#include "G4VisManager.hh"
class ct_VisManager: public G4VisManager {
public:
ct_VisManager (J;
privata:
void RegisterGraphiceSystems ()i
ks

#endif

ct_ VisManager.cc:

#include "ct_VisManager.hh"

#include "G4ASCIITree.hh"

#include "GAGAGTres.hh"

#include "GA0penGLImnediateX.hh"
#include "G40penULStoredk.hh"
#include "GADAWNFILE.hh"

¢t _VisManager::ct _VisManager (O {}

void ct_VisManager::RegisterGraphicsSystems () {
RegisterGraphicsSystem (new G4ASCIITres);
RegisterGraphicsSystem (new GAGAGTres};
RegisterGraphicsSystem {(new G4OpenGLImmediateX};
RegisterGraphicsSystem (new G40penGLStoredX};
RegisterGraphicsSystem {(new GADAWNFILE);

if (f¥erbose > 0} {
Gdcout <<
"\nYou have successfully chosen to use the following graphics systems."
<< Gdendl;
PrintAvailableGraphicaSystems ()3
1
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