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1 Einfiihrung

1.1 Grundsatzlicher Aufbau eines PET-Systems

Coincidence
Processing Unit

Sinogram/
Listmode Data

Annihilation Image Reconstruction

Abbildung 1.1: Prinzipielles Verarbeitungschema eines Positionen-Emissions-Tomographen

[Lan03].

Die Positronen—Emissions—Tomographie[l(kurz PET) ist ein bildgebendes Verfahren, das
in der Medizin genutzt wird, um genaue Aufnahmen bestimmter Regionen des Koérpers
zu erhalten. Hier findet man sie oft in Kombination mit anderen Verfahren, wie der Ma-
gnetresonaztomographie und Computertomographie. Die Positronen-Emissions-Tomographie
hat sich bei der Erkennung von Tumoren als sehr zuverldssig erwiesen. Der Patient muss
eine mit radioaktiven Elementen versetzte Substanz, den so genannten Tracer, durch
Injektion oder Inhalation zu sich nehmen. Diese wird dann dort im Korper eingebaut,
wo die jeweilige Substanz gebraucht wird. Besteht der Tracer beispielsweise aus Zucker,

'yon altgriechisch tou® = tome = ,,Schnitt* und yedgewvy = graphein = ,schreiben®



1.2 Aufbau der Arbeit

wird dieser zu den Ko6rperregionen transportiert, wo durch hohen Stoffwechsel viel Zu-
cker umgesetzt wird. Genau das passiert auch in Tumorgewebe, so dass vornehmlich
dort die radioaktiven Elemente eingebaut werden. Das beim radioaktiven 31-Zerfall
entstehende Positron wird mit einem Elektron annihilierﬂ und erzeugt zwei entgegen-
gerichtete Photonen mit einer Energie von 511 keV. Diese werden in koinzidenterﬂ
Ereignissen detektiert, d.h. die Strahlung trifft gleichzeitig zwei Detektoren, die meist
in einem Detektorring um das zu untersuchende Objekt integriert sind. Die gemessene
Ziahlrate von Koinzidenzen ist dann proportional zur Aktivitéit auf der Verbindungslinie
der beiden Detektoren. Die Rohdaten von den Detektoren werden in einem so genann-
ten Sinogramm in Abhéngigkeit von Polarkoordinaten (r,¢) gespeichert. Danach folgt
eine Riickrechnung auf die Verteilung der Radioaktivitit, die somit lokalisiert werden
kann (siehe Abbildung [1.1)).

1.2 Aufbau der Arbeit

Kenntnisse iiber diese Technik sind auch besonders fiir den angehenden Physiker von
Interesse. Daher wurde ein Positronen-Emissions-Tomograph in klein nachgebaut und
in das Fortgeschrittenen Praktikum des Instituts fiir Kernphysik in Miinster integriert.
Es entstand der so genannte MiniPET-Versuch.

Ziel dieser Arbeit war es nun den vorhandenen Versuch weiterzuentwickeln und zu ver-
bessern. Dabei wurden Techniken genutzt, die auch in den grolen PET-Systemen der
Medizin zum Einsatz kommen.

Im Folgenden werden die Ergebnisse dieser Verbesserung vorgestellt. Hierbei ist die Ar-
beit wie folgt gegliedert:

Das erste Kapitel gibt eine kurze Einfithrung in das Thema mit Festlegung der Zielset-
zung.

Im zweiten Kapitel folgt eine Beschreibung der physikalischen Grundlagen, die fiir das
Verstandnis von PET-Systemen notwendig sind.

Eine Beschreibung des Aufbaus mit den wichtigsten Bauteilen findet sich im dritten
Kapitel.

Das vierte Kapitel gibt Aufschluss iiber die Modifikationen des mechanischen Aufbaus,
die am MiniPET-Versuch des Fortgeschrittenenpraktikums vorgenommen wurden.
Kapitel fiinf beschreibt alles, was mit der Bildrekonstruktion zu tun hat, wobei insbeson-
dere ein Vergleich von der neu eingebauten Methode der iterativen Bildrekonstruktion
mit den bisherigen gefilterten Riickprojektionsmethoden eine Rolle spielt.

Im sechsten Kapitel schliellich folgt eine kurze Zusammenfassung der Ergebnisse und
ein Ausblick fiir zukiinftige Verdnderungen am Mini-PET Versuch.

2yon lat. annihilare = , vernichten*
3von lat. con = mit; incidere = einfallen



2 Theoretische Grundlagen

Der physikalische Prozess, der bei der Positronen-Emissions-Tomographie ausgenutzt
wird, ist die Annihilation eines Positrons mit einem Elektron, wobei hauptséchlich zwei
Photonen mit einer Energie von 511 keV entstehen, die detektiert werden. Die Positro-
nen kommen aus dem Beta-Zerfall, der nun zunéchst beschrieben wird.

2.1 Beta-Zerfall

Den Beta-Zerfall kann man allgemein in drei verschiedene Prozesse unterteilen:

o 3~ -Zerfall:
Beim [37-Zerfall wird ein Neutron n in ein Proton p, ein Elektron e~ und ein
Elektron-Antineutrino 7, umgewandelt.

n—p+e +1 (2.1)
bzw. bei einer Reaktion im Atomkern lautet die Reaktionsgleichung:

49X =4 Y +e +1i% (2.2)

o [t -Zerfall:
Durch den 3%-Zerfall wird hingegen ein Proton zu einem Neutron, wihrend ein
Positron und ein Elektronneutrino emittiert werden:

AX =4 Y +et 4, (2.3)

e Elektroneneinfang (engl. electron capture = EC):
Wie der Name es schon verrét, wird beim Elektroneneinfang ein Elektron e~
von einem Proton p eingefangen und reagiert zu einem Neutron n und einem
Elektronneutrino v,.
IX+e =5 Y4, (2.4)

Aufgrund der Energieerhaltung sind der 3*-Zerfall und der Elektroneneinfang nur in
einem Atomkernverband moglich. Der G~ -Zerfall hingegen geschieht auch bei freien

Neutronen, da die Ruhemasse des Neutrons (939,6 1‘{;”) etwas grofer ist als die des




2.2 Positronium

Protons (938,3 Aﬁ;”) Diese Energiedifferenz muss beim (1-Zerfall durch eine héhere
Bindungsenergie des Endzustands ausgeglichen werden.

Nur der 37-Zerfall ist fiir die Positronen-Emissions-Tomographie relevant.

Fiir die Messungen dieser Arbeit wurden 2?Na-Quellen verwendet. Dieses Isotop hat

zwei Zerfallmoglichkeiten, die in Abb. [2.1] verdeutlicht sind:

22
yNa (1,=26a)

£ — 0,54 MeV B

+
E,=1275keV  y f, E.=183MeV

22
1o Ne
Abbildung 2.1: Zerfallsschema des Isotops *2Na [Dat09).

Das 2?Na geht mit einer Wahrscheinlichkeit von 99,9% [Dat09] durch 8+-Zerfall in einen
angeregten Zustand des 2?Ne-Isotops iiber und zerfillt anschlieBend durch Aussendung
eines y-Quants (mit der Energie 1275 keV) in dessen Grundzustand. Auch ein 3+-
Zerfall direkt in diesen Grundzustand ist moglich, wenn auch mit einer viel geringeren
Wahrscheinlichkeit.

2.2 Positronium

Die bei 31-Zerfiillen entstandenen Positronen geben durch inelastische Stoffe mit dem
umgebenden Material Energie ab und werden so weit abgebremst, dass diese thermali-
siert sind. Dann kann ein Positron mit einem Elektron, wenn es nicht durch einen Stof3



sofort zerstrahlt, in einen gebundenen Zustand eintreten, der dem Wasserstoff dhnlich
ist, dem so genannten Positronium. Hierbei bewegen sich aber das Positron und das
Elektron aufgrund gleicher Massen um einen gemeinsamen Schwerpunkt in der Mitte.
Da beide Teilchen Fermionen mit dem Spin % sind, ergibt sich der Gesamtspin des Sys-
tems zu 1 oder 0. Der erste Fall wird als Orthopositronium (Triplett) und der zweite als
Parapositronium (Singulett) bezeichnet. Im Orthopositronium sind die Spins des Elek-
trons und des Positrons parallel ausgerichtet. Diesen Zustand kennzeichnet auch eine
hohere Lebensdauer von 140 ns, weil beim Zerfall mindestens drei, oder aber immer
eine ungerade Anzahl an Photonen emittiert werden muss. Der Grund hierfiir ist, dass
Photonen als Bosonen einen ganzzahligen Spin besitzen und die Drehimpulserhaltung,
respektive die Erhaltung des Gesamtspins, erfiillt sein muss.

Das Parapositronium ist der energetisch giinstigere und damit héufigere Zustand von
beiden. Dieses zerfillt bereits nach einer Lebensdauer von 125 ps in eine gerade Anzahl
an Photonen. Meistens werden zwei Photonen emittiert, die dann aufgrund der Impul-
serhaltung einen Winkel von 180° zueinander bilden und eine Energie von je 511 keV
besitzen, was der Ruhemasse von Elektron und Positron entspricht. Daher ist nur dieser
Zustand fiir die Messung mit einem PET-Scanner von Bedeutung.

2.3 Wechselwirkung von Photonen mit Materie

Wenn die bei der Annihilation entstandenen hochenergetischen Photonen auf das De-
tektormaterial treffen, gibt es hauptséchlich drei Prozesse, wodurch sie ihre Energie in
dem Detektor deponieren:

2.3.1 Photoeffekt

Wenn ein Photon ein Elektron aus der Atomhiille herauslést, so spricht man vom Pho-
toeffekt. Das Photon wird hierbei vollstdndig absorbiert, d.h. es gibt seine gesamte
Energie ab (siche Abbildung . Wiéhrend ein Teil seiner Energie fiir die Austrittsar-
beit des Elektrons benétigt wird, steht der Rest dem Elektron als kinetische Energie
zur Verfiigung:

Eiin = Ey — Wy (2.5)

Wegen der Impulserhaltung kann dieser Effekt nur in Kernnéhe stattfinden. Die Energie,
die der Kern dabei aufnimmt, ist jedoch vernachldssigbar. Die Wahrscheinlichkeit fiir
diese Wechselwirkung nimmt erheblich zu, je grofler die Kernladungszahl des Materials
ist, ndmlich mit Z°, sinkt jedoch, je mehr Energie das einfallende Photon hat.



2.3 Wechselwirkung von Photonen mit Materie

Abbildung 2.2: Der Photoeffekt bewirkt eine vollstindige Ubertragung der Energie vom Pho-
ton auf ein Elektron der Atomhiille [PEVa03].

2.3.2 Comptoneffekt

Die Comptonstreuung ist die inelastische Streuung eines Photons an einem Elektron
der Atombhiille. Wegen der hohen Energie des einfallenden Photons kann die Bindungs-
energie aber vernachlissigt und dieses als quasi-freies Elektron angesehen werden. Das
Photon gibt einen Teil seiner Energie an das Elektron ab, das dann die kinetische Ener-
gie F, hat und mit einem Winkel §c zur vorherigen Flugbahn des Photons herausge-
schossen wird. Das Photon wird infolgedessen abgelenkt und hat dann eine verringerte
Energie .,/ (siche Abb. Die Energie des Elektrons ist dann:

1
14 (E,/mec?)(1 — cost)

E.=FE,(1- ) (2.6)
Fiir 0 = 0° ist £, = E./, und somit E, = 0, d.h. es gibt keinen Energieiibertrag.
Fiir = 180° wird die Energie des Elektrons maximal:

1

1+ 2E7/m602) @7)

E = E,(1
Die Energie ist also nur vom Ablenkwinkel und der Energie des einfallenden Photons
E, abhéngig. Die Wahrscheinlichkeit der Comptonstreuung nimmt proportional mit der
Kernladungszahl Z des streuenden Atoms zu.



2.3.3 Paarbildung

Abbildung 2.3: Beim Comptoneffekt wird nur ein Teil der Energie des Photons auf das
Elektron der Atombhiille dbertragen [PEVa03).

2.3.3 Paarbildung

Wenn Photonen mehr als die zweifache Ruhemasse des Elektrons an Energie haben,
kann es zum dritten Effekt kommen: der Paarbildung. Hierbei bildet das Photon ein
Elektron-Positron-Paar. Die Ruhemasse dieses Teilchen-Antiteilchen Paares ist dann
genau 1,022 MeV, entsprechend der Summe der Einzelmassen. Hatte das Photon eine
groflere Energie, so verteilt sich die restliche Energie gleichméflig auf die kinetische
Energie des Elektrons und des Positrons.

E,—2m.* =E. + E.4 (2.8)

Dieser Effekt findet nur im Coulombfeld des Kerns statt, welcher der dritte Partner
bei der Impulserhaltung ist. Das Elektron rekombiniert in der Materie, wihrend das
Positron, nach Abbremsung in Materie wiederum ein Positronium mit einem Elek-
tron aus der Umgebung bilden kann. Fiir die weiteren Experimente mit 2?Na ist diese
Wechselwirkung fiir die durch den Ubergang des Neons in den Grundzustand erzeugten
Photonen mdoglich, da diese eine Energie von 1275 keV besitzen. Die Wahrscheinlichkeit
der Paarbildung wichst proportional zu Z2.

Abbildung zeigt die Absorptionskoeffizienten fiir die drei Wechselwirkungsprozes-
se in Aluminium und Blei. Man erkennt, dass fiir Photonen mit einer Energie von
511 keV in Materialien mit niedriger Kernladungszahl, wie in dem Beispiel Aluminium,
der Comptoneffekt tiberwiegt. In Materialien mit hoherer Kernladungszahl, hier wurde
Blei als Beispiel herangezogen, ist fiir solche Photonen der Photoeffekt der vorherr-
schende Prozess.



2.3 Wechselwirkung von Photonen mit Materie
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Abbildung 2.5: Absorptionskoeffizienten in Aluminium und Blei [HS08).



3 Experimenteller Aufbau

3.1 Detektoren

Fiir die Wahl des geeignetesten Detektors sind hauptsédchlich folgende Charakteristika
ausschlaggebend: die mittlere freie Weglédnge fiir 511 keV Photonen und die Energie-
auflésung des Detektors.

Die mittlere freie Weglénge des Detektors legt die durchschnittliche Strecke fest, die
das Photon zuriicklegt bevor es mit dem Detektormaterial wechselwirkt. Diese héngt
von der Dichte und der Kernladungszahl des Detektormaterials ab.

Gasdetektoren haben aufgrund der geringen Dichte ihres Fiillgases eine grofie mittlere
freie Weglédnge fiir Photonen mit einer Energie von 511 keV und eine geringe Energie-
auflésung. Daher wird diese Art von Detektoren selten fiir PET-Systeme verwendet.
Die Halbleiterdetektoren besitzen zwar eine sehr gute Energieauflésung, doch auch ihre
mittlere freie Wegléange fiir die besagten Photonen ist hoch. Infolgedessen sind anorga-
nische Szintillationsdetektoren in der PET-Technologie am weitesten verbreitet. Denn
bei ihnen ist aufgrund der hohen Kernladungszahl und Dichte ihres Materials die nied-
rigste freie Weglidnge zu finden. Ebenso ist ihre Energicauflosung fiir Messungen mit
PET-Scannern ausreichend, wenn auch nicht so gut wie die der Halbleiterdetektoren.
Das hohe Absorptionsvermdgen bei niedriger mittlerer freier Weglénge fithrt auch zu
einer hohen Effizienz, Photonen mit einer Energie von 511 keV zu detektieren. Denn je
mehr Photonenpaare detektiert werden, desto besser wird das Signal-Rausch-Verhéltnis.
Auflerdem spielt auch die Zeitauflosung eine wichtige Rolle, um koinzidente Ereignisse
effektiv von zufiilligen Koinzidenzen zu trennen.

FEin PET-Scanner enthélt in der Regel einen Ring von Detektoren, mit deren Hilfe gleich-
zeitig auftreffende Ereignisse nachgewiesen werden sollen. Denn treffen zwei 511 kel
Photonen gleichzeitig auf zwei Detektoren, so nimmt man an, dass diese denselben Ur-
sprung haben, der irgendwo auf der Verbindungslinie der beiden Detektoren liegt. Aus
den oben diskutierten Griinden sind hierfiir Szintillatoren aus anorganischem Material
zweckméBig. In dem MiniPET fir diese Arbeit wurde Bismutgermanat (BiyGesOi2),
kurz BGO, verwendet.

Die Aufgabe der Detektion ist es, die Energie zu messen, die das Photon im Detektor de-
poniert. Typischerweise wandeln Szintillatoren mit einem integrierten Photomultiplier



3.1 Detektoren

die deponierte Energie in ein elektrisches Signal um. Das Integral iiber dieses Signal ist
dann zur gesamten deponierten Energie proportional.

Kleinere Fluktuationen im Energiespektrum werden hauptséchlich durch statistische
Fluktuationen im Umwandlungsprozess von deponierter Energie in ein messbares Si-
gnal hervorgerufen. Hierbei gibt es statistische Schwankungen in der Anzahl produzier-
ter optischer Photonen und in der Lichtsammlung.

Monoenergetische Photonen, die z.B. iiber den Photoeffekt vollstdndig im Detektor ab-
sorbiert wurden, erzeugen einen Peak im Energiespektrum. Die Energieauflésung wird
durch die Breite dieses Peaks bei halber Hohe, dem so genannten Full Width at Half
Maximum (FWHM) definiert.

3.1.1 Szintillatoren

Light
output Linear Ratio
(photons Decay attenuation between
Density per time Index of at 511 photoelectric
Scintillator {g/cc) 511 keV) (ns) refraction keV (em™') and Compton
Sodium iodide 3.67 19400 230 1.85 0.34 0.22
[Nal(TD]
Bismuth 7.13 4200 300 2.15 0.96 0.78
Germanate
(BGO)
Lutetium 7.40 ~13000 ~47 1.82 0.88 0.52
Oxyorthosilicate
(LSO:Ce)
Gadolinium 6.71 —4600 ~56 1.85 0.70 0.35
Oxyorthosilicate
(GS0O:Ce)
Barium Fluoride 4.89 700, 4900 0.6, 630 1.56 0.45 0.24
(BaF2)
Yttium Aluminum 5.37 —9200 —-27 1.95 0.46 0.05
Perovskite
(YAP:Ce)

Abbildung 3.1: Eigenschaften verschiedener Szintillatormaterialen, die fiir die Detektion von
Photonen mit einer Energie von 511 keV verwendet werden [CDO6)].

Das Material fiir Szintillatoren kann aus organischen oder anorganischen Verbindun-
gen bestehen, muss aber transparent sein. Denn es emittiert Licht typischerweise im
sichtbaren Bereich, nachdem ein hochenergetisches Photon erfasst wurde und es seine
Energie dort deponiert hat. Die emittierte Lichtmenge ist proportional zur deponierten
Energiemenge.

Fiir den Einsatz in PET-Systemen sollten die Szintillatoren aus dichtem Material mit
einer hohen Kernladungszahl bestehen, um moglichst viele 511 keV Photon zur Ener-
gieabgabe zu bewegen. Aufgrund dessen fillt die Wahl auf anorganische Szintillatoren.
Es handelt sich dabei um dotierte Kristalle. In der Bandstruktur werden durch die
Dotierung zusétzliche Zustéinde zwischen Valenz- und Leitungsband geschaffen (siehe

10



3.1.2 Photomultiplier

Abbildung . Trifft ein hochenergetisches Photon auf den Szintillator, kann es Elek-
tronen aus dem Valenz- in das Leitungsband beférdern und erzeugt somit Elektronen-
Loch-Paare. Die erzeugten Elektronen kénnen dann zum Aktivatorzentrum wandern
und dort iiber die Aktivatorzustéinde in mehreren Stufen wieder in den Grundzustand
im Valenzband fallen, wobei sie jeweils nur einen Teil der Energie als Licht im sicht-
baren Bereich abgegeben, d.h. elektromagnetische Strahlung, die langwelliger als die
eintreffende ist, entsteht.

Conduction band

Activator
excited slares
Band Scantillation
gap photon
Activator
ground s1ate

Valence band

Abbildung 3.2: In der Bandliicke zwischen Valenz- und Leitungsband des Szintillators werden
durch Dotierung Aktivatorzustinde geschaffen [Kno00).

Da bei der Positronen-Emissions-Tomographie Koinzidenzen zweier Photonen gemessen
werden sollen, muss natiirlich genau erfasst werden kénnen, wann ein Photon vom
Detektor gemessen wird. Ein schneller Szintillator mit kurzen Anstiegs- und Abfallzeiten
des erzeugten Lichtpulses ist daher von Vorteil.

Fiir eine gute Energieauflésung des Szintillators ist eine hohe Lichtausbeute vorteilhaft,
da so statistische Schwankungen weniger Gewicht erhalten.

Abbildung m gibt einen Uberblick iiber giingige anorganische Szintillationsmaterialien.

3.1.2 Photomultiplier

Die meisten PET Scanner benutzen Photomultiplier, um das Szintillationslicht in ein
elektrisches Signal umzuwandeln. Die von dem Szintillator erzeugten Photonen lau-
fen durch das Eingangsfenster und treffen auf die Photoschicht eines Photomultipliers.
Dort entstehen durch den Photoeffekt Elektronen, die von der Photokathode zu einzel-
nen Dynoden beschleunigt werden (siehe Abbﬂdung. Die Photokathode besteht aus
einer diinnen Materialschicht, aus der leicht Elektronen herausgelost werden kénnen,
wéhrend die Dynoden diinne Metallbleche sind. Wenn die bei der Photokathode ent-
standenen Elektronen auf die Dynoden auftreffen, 16sen diese Sekundarelektronen aus,
so dass man durch Hintereinanderschaltung mehrerer Dynoden eine hohe Elektronen-
vervielfachung erreicht bis alle Elektronen auf der Anode auftreffen. Dort erhélt man
dann ein messbares Ladungssignal.

Man erhilt nach Integration und Kalibration des Signals die Energie. Die Vorteile von
Photomultipliern sind ihre hohe Verstiarkung, und die daraus resultierenden hohen Pul-

11



3.1 Detektoren

Photocathode Anode
Incident Electmns \ Electrical
photon ~ connectors
\/\ Scintillator \ —1
/\/-V_ I Ejll L 2 % \ —
o \—o \—o —
\F =
blhgoqton Focusmg Dyrode
electrode Photomultiplier tube (PMT)

Abbildung 3.3: Funktionsweise eines Photomultipliers

se, ihre Stabilitdt und schnelle Ansprechzeit.

Abbildung zeigt ein Anschauungsmodell des verwandten Photomultipliers, bei dem
die vor AuBenlicht schiitzende Abdeckungsschicht entfernt wurde. Beim MiniPET Ver-
such wird der Typ XP2972 der Firma Philips verwendet, wobei dieser mit einer nega-
tiven Hochspannung von 1400 V betrieben wird, die von zwei VME Modulen des Typs
VHS40 der Firma ISEG geliefert wird.

Abbildung 3.4: Verwandtes Photomultipliermodell

12



3.2 Ausleseelektronik

Die elektrischen Signale, die vom Photomultiplier erzeugt werden, werden zunéchst
mit einem Verstirker geglittet und verstérkt, so dass diese mit einem FADC (Flash
Analog Digital Converter) des Typs SIS3301 der Firma Struck Innovative Systeme
verarbeitet werden koénnen. Der FADC tastet dann die analogen Signale in sehr kurzen
Zeitabstinden stindig ab und wandelt sie in digitale um. Auflerdem wird neben der
Signalhohe der elektrischen Pulse auch deren Signalverlauf abgetastet und digitalisiert.

3.3 Datenaufnahmesoftware

Abbildung 3.5: Datenstrome in der DAQ Software [HS08).

Die digitalen Signale kénnen nun durch ein VME-PCI Interface (SIS1100/SIS3100),
das vergleichbar zum PCI-Bussystems eines PCs ist, zur Datenverarbeitung im PC
weitergeleitet werden. Dort verarbeitet ein am Kernfysich Versneller Instituut (KVI)
Groningen, NL, entwickeltes Softwarepaket die Datenstrome. Mit diesem ist es moglich
fiir den Dateneingang entweder von der Messelektronik, aus einer Datei oder einer Netz-
werkverbindung die Daten zu fordern. Diese kénnen dann fiir die Weiterverarbeitung
wiederum in einer Datei gespeichert oder direkt analysiert werden (siehe Abbildung.
Die Datenaufnahmesoftware wird iiber eine graphische Java-Oberfliche (FPPGUI, siehe
Abbildung gesteuert, die auch iiber eine Netzwerkverbindung von einem anderen
PC ansprechbar ist.

Die aufgenommenen Messdaten konnen dann direkt von dem Programm Roody [roo()9a]
analysiert werden. Dieses Programm bietet auch schon gleich Korrekturen und verschie-
dene Bildrekonstruktionsmethoden zur Auswahl an und kann die erstellten Koinzidenz-
matrizen, Sinogramme und Spektren anzeigen (siehe Abbildung .

Roody basiert auf dem am CERND entwickelten Programm ROOT [r0009b]. Dieses In-

!Buropéische Organisation fiir Kernforschung (die Abkiirzung CERN leitet sich vom friiheren franz.
Namen Conseil Européen pour la Recherche Nucléaire ab).
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3.3 Datenaufnahmesoftware

terface, was am TRIUMFEl entwickelt wurde, ist fiir den MiniPET Versuch um PET
Rekonstruktionsmethoden und Visualisierungen erweitert worden.

FPPDAQ graphical interface

Help

Node name  focalhost

X FPPDAQ main control fo ocalhost o & Convlpor 5100

FPPDAQ main menu
Showsystem | StatRun | PauseRun || StopRun ny. Startup FPRDAQ process remately ¥
[ | __savesystem | | __Input control 4 X
Output control Scalers i N g Bl FPPD‘Q

options s da s
e EE— e
= / Connect new D)
Duration in seconds 2.05 7 onnect new DAQ process

Total event count 764891 Control Class arcors UT profosal exceptioms 3
[Unexpected G0 atter resdi
Event In method Read from afile =

Event Out methoc! Online Analysis. £or Rt 22

atarting renote procass:
[l DR R AR ARD /home/pet_devel/daq/bin/fppremotestart FPPDAQ -p 9100 -s filetoana.sys

Exit DAQ process
X ouT from localhost <2> (=Io] (x| X ouT from locaihost

| B EREFDI Svent:

Control event: = 191.250000, acq_time =

" 000000
o A . Control event: acg angle = 202.500000, acq time = 30.000000
Control event: acq_sngle = 213.750000, acq_time = 30.000000
Control event: acq angle = 225.000000, acq time = 30.000000
e : Control event: acq angle = 236.250000, acq_time = 30.000000
threshold: 2300 8300 8300 8300 8300 8300 8300 8300 Close | [t=o (BT GO I = 2SI, G = SO
e o ook ok ook B0k IO : ot o R S ATy A DTS
ot sckive cosmals =8 . Contro1 avent: aca snota = 270000008, eca.tine = 30.000000
Control event: acq angle = 281.250000, acq time = 30.000000
Control event: acq angle = 292.500000, acq time = 30.000000

Control event: acq angle = 303.750000, acq time = 30.000000

Abbildung 3.6: Programm zur Datenaufnahme FPPGUI

X Roody 215 (X[ @ prosections
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S — m m m
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Rsconstucton metnoa p ] ] !
@ Pu ven backprofection # C00C et ] ] :
© Fitared backprojecion (Rang) = CJacALspwetrs ] | ;
€ Fitered backprojection (Hann) & Cisiorass j i

:

€ Fitared backprojacion (Shapp-Logar) O mat

7605 2] cutot . nprcent of vma

¥ Acceptance cortecton Caorine
¥ Randon coincidence correcton

Projectons | _sinagram | mage

Do not push the follaving button i data s ncomplete!

Herative reconsiniction

[okone to ooy 7

2 image
|Ele £t Viow _Oplons _inpect Classos Elle_Edt_View Oplons Inspect Classes
Reconstructed image ly image | iteration |

150,

Fm Edt_View Optons Inspect_Classes

i matrix

Abbildung 3.7: Roody: Programm zur Analyse und Visualisierung

2(Abkiirzung fiirr Tri University Meson Facility) ist ein Teilchenbeschleuniger auf dem Campus der
University of British Columbia (UBC) in Vancouver, British Columbia (Kanada).
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4 Modifikation des mechanischen Aufbaus

4.1 Fruherer Aufbau

Vorsicht !
Radioaktivitat !

Radionuklia: 2% 2%
Aktivitat:

Datum:
Name: L Lorisnia

Abbildung 4.1: Der ehemalige Aufbau des MiniPETs [HS08].

Der frithere Aufbau des MiniPET Versuchs bestand aus zwei gegeniiberstehenden De-
tektorblocken (siehe Abbildung . Jeder Block wurde aus vier Detektoren gebildet,
die auf einer Kreisbahn angeordnet waren. In der Mitte befand sich eine runde Mess-
kammer. Diese war dabei drehbar gelagert und enthielt im Inneren ein Koordinatensys-
tem mit Steckplédtzen fiir Stabquellen. Durch entsprechende Markierungen waren die
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4.2 Neuer Aufbau

Absténde der Steckpldtze von der Mitte der Messkammer entlang zweier zueinander
senkrecht orientierter Achsen ablesbar. In diesem Koordinatensystem waren die Steck-
plitze fiir die Stabquellen allerdings nur auf geraden Koordinaten positioniert (siche
Abb. Auf der Messkammer selbst war eine Winkelskala angebracht, auf der die
Winkel von 0° bis 180° in 11,25° Schritten aufgetragen waren.

Um nun einen Ring von 32 Detektoren zu simulieren, wurden 15 Einzelmessungen durch-
gefiihrt, zwischen denen die Messkammer relativ zu den Detektoren um die Winkel 0°
bis einschliefflich 168,75° in 11,25° Schritten gedreht wurde.

Abbildung 4.2: Die Messkammer des MiniPETs mit integriertem Koordinatensystem.

4.2 Neuer Aufbau

Fiir den neuen Aufbau wurden drei Detektoren eines Blockes zum gegeniiberliegenden
Block verschoben, so dass eine Anordnung von einem Detektor gegeniiber sieben Detek-
toren entstand. Die Winkelskala auf der Messkammer wurde durch die Winkel 191,25°
bis 348,75° erginzt, wobei wiederum 11,25° Schritte die Skalenabstéinde bilden. Fiir
die Simulation eines Ringes mit 32 Detektoren sind nun 22 Schritte notwendig, um
die vollstindigste Koinzidenzmatrix zu erhalten, die mit diesem Aufbau moglich ist.
Hierfiir sind die Winkel 0°; 11,25°% 45°; und 101,25° bis 303,75° (in 11,25°-Schritten) zu
vermessen.
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Abbildung 4.3: Der neue Aufbau des MiniPETs.

4.3 Vorteile

Die neue Anordnung der Detektoren beim MiniPET hat nun gegeniiber der alten zwei
ausschlaggebende Vorteile:

Zum einen ist nun die Erstellung einer vollstdndigeren Koinzidenzmatrix moglich. In die-
ser sind die gemessenen Aktivitiaten aller Detektorpaare des simulierten 32-Detektorringes
eingetragen. Beim fritheren Aufbau gab es bei allen erstellten Matrizen zwei Diagonalen,
in denen Werte fiir die Aktivitdten fehlten, wie in der Abbildung [4.4] zu erkennen. Die-
ses war dadurch bedingt, dass manche Detektorkombinationen bei der Drehung nicht
moglich waren. So war es nicht moglich die Detektorkombinationen N und No = Ny +8
oder N7 und Noy = Nj + 24 gleichzeitig zu vermessen. Denn wenn der Detektor No
durch die Drehung erreicht wurde, war Detektor N bereits nicht mehr fiir die Messung
verfiigbar. Daher war beispielsweise eine gleichzeitige Messung mit den Detektoren 1
und 8 (2 und 9, etc.) oder 1 und 25 (2 und 26, etc.) auch durch beliebige Drehung der
Messkammer nicht méglich.

Bei der neuen Anordnung kénnen diese fehlenden Diagonalen mit Messdaten gefiillt
werden.

Trotzdem bleibt wie auch schon bei der fritheren Anordnung jedes zweite Matrixele-
ment leer. Denn die Detektoren stehen nicht direkt nebeneinander, sondern es ist immer
mindestens eine Detektorlinge Abstand zwischen zwei benachbarten Detektoren vor-
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4.3 Vorteile
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Abbildung 4.4: FEine Koinzidenzmatriz, die durch eine Messung mit dem friiheren Aufbau

erstellt wurde [HS0S].
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Abbildung 4.5: Fine vollstindige Koinzidenzmatriz, die durch eine Messung mit dem modifi-

zierten Aufbau gefillt wurde.



handen. So kann wéahrend einer Messung bei einem bestimmten Winkel nur entweder
eine Kombination von geraden Detektornummern (z.b. 2, 4, 6 etc.) oder von ungeraden
Detektornummern (1, 3, 5 etc.) realisiert werden (sieche Abbl4.5)).

Ein weiterer Vorteil des neuen Aufbaus besteht in der Moglichkeit der neuen Anordnung,
ein weiteres Experiment zu realisieren; namlich einen Versuch zur Comptonstreuung.
Hierfiir wiirde eine Quelle hochenergetischer Photonen vor dem alleine stehenden Detek-
tor plaziert werden, so dass an diesem die emittierten Photonen eine Comptonstreuung
erfahren und von den hinteren sieben Detektoren erfasst werden kénnten. Dann kénnten
verschiedene Parameter, wie die Energie der gestreuten Photonen und ihr Auftreffort
und somit der Streuungswinkel, bestimmt und tiberpriift werden.
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4.3 Vorteile
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5 Bildrekonstruktion

Abhandlungen zur Bildrekonstruktion sind in den Werken [Sah05] und [CDO06] ausfiihrlich
dargelegt. Hier wird nur auf die fiir den MiniPET Versuch wichtigen Punkte eingegan-
gen.

5.1 Korrekturen der Rohdaten

Um ein moglichst wahrheitsgetreues Bild der Aktivitatsverteilung zu erhalten, miissen
einige Korrekturen an den Rohdaten vorgenommen werden.

5.1.1 Normierung

Aufgrund von Schwankungen in der Ausbeute von Photomultipliern, des Ortes des
Detektors im Block, der physikalischen Variationen des Detektors selbst und der Elek-
tronik existieren immer gewisse Ungleichméfigkeiten der einzelnen Bauteile. Dieses hat
unterschiedliche Detektoreffizienzen zur Folge und macht die Rohdaten der einzelnen
Detektoren ungleichméifig.

Um diesen Effekt zu korrigieren, nutzt man die Methode der Normierung. Man setzt bei
dieser Methode alle Detektorpaare einer punktférmigen, in alle Richtungen gleichméfig
abstrahlenden Punktquelle aus, die in der Mitte aller Detektoren steht. Fiir eine ange-
messene statistische Genauigkeit wird die Messung fiir die Normierung mehrere Stunden
durchgefiihrt. Mit den Daten der Messung wird fiir jedes Paar einzeln ein Normierungs-
faktor F; berechnet:

Amean
F, = 5.1
wobel Anean die durchschnittliche Anzahl der Koinzidenzen fiir alle Detektorpaare und
A; die Anzahl der i-ten Verbindungslinie zwischen den Detektorpaaren ist.
Der Normierungsfaktor F; wird dann folgendermaflen auf die gemessenen Koinzidenzen
angewendet:

Nnorm,i = Nz * -Fz (52)

Hier ist IV; die gemessene Anzahl der Koinzidenzen und Nyoqm, die normierte Anzahl
der gezihlten Koinzidenzen des i-ten Detektorpaares.
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5.1 Korrekturen der Rohdaten

5.1.2 Abschwachungskorrektur

Die entstandene Annihilationsstrahlung wird beim Weg durch Materie abgeschwicht.
Dieses fiihrt zu einer Entfernung von Photonen in einer bestimmten Verbindungsli-
nie zwischen zwei Detektoren. Die Abschwichung der Strahlung kann durch direkte
Messung, ein mathematisches Modell oder durch beides berichtigt werden. Ohne eine
Abschwichungskorrektur scheint die zentrale Position innerhalb der Materie eine ge-
ringere Aktivitdt zu haben, als weiter auflen, da die Strahlung mehr Material passieren
muss um zum Detektor zu gelangen.
Angenommen eine Punktquelle befindet sich an einer unbekannten Stelle x in einem
gleichm#fig abschwichenden Medium mit dem Abschwichungskoeffizienten p. Mit der
Dicke des Objekts D ergibt sich die Wahrscheinlichkeit P;, dass das erste Annihilati-
onsphoton das Objekt verlassen kann, zu:
Pl = ﬁg; == 6_“1 (53)

Hierbei ist I(z) die Strahlungsintensitéit der Quelle mit umgebendem Medium und 7(0)
die Intensitdt ohne ein umgebendes Medium.
Fiir das zweite Annihilationsphoton gilt der Zusammenhang:

Py = I(?(O)I) — ¢—(D—x) (5.4)
Die Wahrscheinlichkeit, dass beide Photonen das Objekt verlassen ist dann das Produkt
der Einzelwahrscheinlichkeiten:

P =Py« Py = ¢ @) gm1l(D=2)) — o=pD (5.5)

Man sieht, dass die Abschwichung der Strahlung vom Ort unabhéngig ist und nur von
der Dicke des Objekts auf der Verbindungslinie zwischen zwei Detektoren und dem
Abschwichungskoeffizienten p abhingt.

Der Korrekturfaktor der Abschwichung a;;, der auf die Daten des Detektorpaares i
und j angewendet wird, lautet dann:

1(0)
I(D; ;)

D. -
aivj = e'u “=

(5.6)
Man bestimmt die Abschwichungskorrektur oft durch direkte Messung, wobei eine
Quelle auflerhalb des Objekts auf der Verbindungslinie zwischen zwei Detektoren pla-
ziert wird. Dann kann die Abschwichung durch das Gewebe mit den dahinter liegenden
Detektoren direkt gemessen werden. Hierbei wird entweder ein Ring von Quellen um
das Objekt gelegt, oder es wird eine rotierende Quelle verwendet. Dieser so genann-
te Transmissionsscan, der I(D) liefert, wird dann mit einem Leerscan, aus dem sich
I(0) ergibt und bei dem kein Objekt im Scanner vorhanden ist, verglichen. Die Ab-
schwichungskorrekturfaktoren ergeben sich dann aus dem Verhéltnis von I(D) zu I(0).
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5.1.3 Streuungskorrektur

5.1.3 Streuungskorrektur

Es besteht eine gewisse Wahrscheinlichkeit, dass die Annihilationsstrahlung eine Comp-
tonstreuung erfahrt, wenn sie das umgebende Gewebe passiert. Viele der gestreuten
Photonen bewegen sich relativ geradeaus weiter ohne erheblich an Energie zu verlie-
ren. Fallen sie in das Energiefenster des Detektors, konnen sie von einem Detektorpaar
im Zeitfenster fiir Koinzidenzen detektiert werden. Wenn nun nur Photonen mit einer
Energie von 511 keV detektiert werden konnten, wiirden die gestreuten Ereignisse eli-
miniert werden, da sie nach der Streuung eine geringere Energie besitzen. Aber dieses
wiirde eine sehr gute Energieauflosung des Detektors erfordern. Die meisten BGO Szin-
tillationsdetektoren haben aber nur eine Energieauflésung von 20% bis 25%[CDO06], was
die Unterscheidung von wahren und gestreuten Ereignissen erschwert.

Die gestreute Strahlung vergroflert das Hintergrundrauschen und verschlechtert den
Bildkontrast. Ihr Einfluss wéchst mit der Dichte und Dicke des Gewebes, der Aktivitéat
der Probe und der Grofle des Energiefensters des PET Systems. Das Signal-Rausch-
Verhéltnis bleibt aber bei erhohter Aktivitit gleich, weil sowohl wahre als auch gestreu-
te Ereignisse mit der Aktivitdt wachsen.

Die genauesten Methoden zur Streuungskorrektur basieren auf Simulationen. Hier wird
die Streuung nach der ersten Rekonstruktion der Daten ohne Streuungskorrektur ab-
geschitzt. Die erstellten Bilder werden zusammen mit einer Abschwichungskarte fiir die
Anfangsabschétzung der Quellen benutzt. Die Streuung wird dann mithilfe verschiede-
ner Modelle simuliert.

5.1.4 Korrektur der Zufallskoinzidenzen

Die Zahlrate der Koinzidenzen enthélt neben den wahren, auch noch zufillige Koinzi-
denzen. Diese erscheinen, wenn zwei 511 keV Photonen, die nicht aus derselben An-
nihilation stammen, sondern an zwei verschiedenen Orten entstanden sind, von einem
Detektorpaar im Zeitfenster fiir Koinzidenzen gemessen werden. Diese Ereignisse haben
keine ortliche Information, sie sind iiber das ganze Sichtfeld verteilt. Wenn keine Korrek-
tur hierfiir angewandt wird, fiihrt dieses zu einer Erhchung des Hintergrundrauschens
und somit Verschlechterung des Bildkontrastes. Moderne PET Systeme berechnen die
Korrektur der Zufallskoinzidenzen in Echtzeit, so dass der Benutzer davon nichts merkt.
Die Korrektur der Zufallskoinzidenzen wird insbesondere auf jeden Detektor einzeln an-
gewendet. Da ein wahres Ereignis nicht von einem zufilligen zu unterscheiden ist, wird
fiir die Korrektur eine Poissonstatistik angenommen.
Die Anzahl der gemessenen zufilligen Koinzidenzen eines Detektorpaares 4,5 ergibt sich
aus

Ni,j,random = 2TNiNj (57)

T ist hier das Zeitfenster des Systems, innerhalb dessen zwei Messsignale als koinzident
bezeichnet werden, und N; und N; die Anzahl der gemessenen Ereignisse der zwei zur
vermessenen Verbindungslinie gehorigen Detektoren i und j.
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5.2 Realisierung der Korrekturen fiir den MiniPET Versuch

Die Anzahl der Zufallsereignisse wird von der Anzahl der mit diesem Detektorpaar
gemessenen Koinzidenzen IV; ; abgezogen:

Ni,j,true = Ni,j - Nz',j,random (58)

5.1.5 Totzeitkorrektur

Trifft ein 511 keV Photon auf den Detektor und wird im Kristall absorbiert, so wer-
den Lichtphotonen erzeugt, die zur Photokathode des Photomultipliers weitergeleitet
werden. Dieser erzeugt daraus einen Ladungspuls, der verstiarkt und anschliefend digi-
talisiert wird.

Die Zeit, die dieser beschriebene Prozess benotigt, wird Totzeit genannt. In dieser Zeit
ist das Detektionssystem nicht in der Lage ein zweites Ereignis nachzuweisen, welches
folglich auch nicht gemessen wird. Mit zunehmender Zahlrate gewinnt die Totzeit des
Messsystems an Bedeutung und ist auflerdem von PET-System zu PET-System unter-
schiedlich. Der Verlust der nicht gezdhlten Ereignisse kann durch die Benutzung von
Detektoren mit kiirzerer Abklingzeit und schnellerer elektronischer Komponenten ver-
kleinert werden.

Die eigentliche Korrektur aber besteht darin, dass man empirische Vermessungen von
bekannten Aktivitdten als Funktion von ansteigenden Aktivitdtskonzentrationen macht.
Aus diesen Daten wird die Totzeit berechnet und eine Korrektur angewendet, um den
Totzeitverlust auszugleichen.

Ublicherweise wird die Totzeit durch zwei mathematische Modell beschrieben: das pa-
ralysierbare Totzeitmodell:

Ryeas = Rirue * exp(_Rtruetdead) (59)
und das nicht paralysierbare Totzeitmodell:

Rtrue
R = — 5.10
meas 1+ Rtruetdead ( )
Hier ist Ry,cqs die gemessene Zéahlrate, Ry die wahre Zahlrate und t¢g4.,q die Totzeit

sind.

5.2 Realisierung der Korrekturen fiir den MiniPET Versuch

Da im MiniPET Versuch des Fortgeschrittenenpraktikums die zu untersuchende Quelle
noch von keinem Material umgeben ist, spielen die Abschwichungs- und Streuungskor-
rektur keine Rolle und sind daher noch nicht implementiert. Die Korrektur der zufilligen
Koinzidenzen wurde im Rahmen dieser Arbeit realisiert und verbessert den Bildkon-
trast. Fiir die zukiinftige Weiterentwicklung sind die Implementierung der Normierung
und der Totzeitkorrektur denkbar und notwendig.
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5.3 Datenspeicherung im Sinogrammstil

Abbildung 5.1: Erstellung eines Sinogramms [CD06]

Zur Verarbeitung der Rohdaten aus dem Messprozess werden diese als Histogramm in
eine 2-D Matrix abgelegt. Jedes Element der Matrix gibt die aufgenommenen Koinziden-
zen eines bestimmten Detektorpaares (d.h. alle Ereignisse, die auf der Verbindungslinie
zwischen beiden Detektoren stattgefunden haben) an. Im Sinogramm steht nun jede
Zeile fiir die Projektion der Aktivitéit bei einem bestimmten Winkel ¢. Fiir die Zuord-
nung der Daten von der Aktivitdt am Ort (x,y) zu den Elementen in der Matrix (r, ¢)
gilt die Beziehung:

r = zcos(¢) + ysin(¢p) (5.11)

Die 2-D Matrix, die sich daraus ergibt, heifit Sinogramm (siehe Abbildung . Denn

eine Punktquelle am Ort (x,y) zeichnet einen sinusférmigen Weg in der Matrix, wie in
Abbildung [5.2] zu sehen ist.
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5.4 Rekonstruktion via Riicktransformation
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Abbildung 5.2: Beispiel des Sinogramms einer Punktquelle bei Position x = 80 und y = 0
unter Roody

5.4 Rekonstruktion via Rucktransformation

Die Bildrekonstruktion hat die Aufgabe hochwertige, quantitativ genaue Abbildungen
der Aktivitdtsverteilung des gescannten Bereichs zu liefern. Hierfiir nutzt man mathe-
matische Algorithmen der Computertomographie. Die Rekonstruktion ist nétig, da die
Rohdaten den Ort des Ereignisses nur auf eine Linie iiber dem Objekt eingrenzen. Au-
Berdem miissen die Daten vom Objekt angemessen gesampelt sein. Daher bestehen PET
Scanner héufig aus einem Detektorring, der das Objekt vollstdndig umgibt.

Wenn die Projektionsdaten als Sinogramm gespeichert wurden, kann man einen weit
verbreiteten und einfachen Algorithmus zur Bildrekonstruktion anwenden, die pixel-
orientierte Riickprojektion. Zunéchst wird eine Rekonstruktionsmatrix von definierter
Grofe (bei PET-Scanner z.B. 128 x 128 Pixel [CD06]) gewihlt. Die Umrechnung der
kartesischen Koordinaten (x,y) der Bildmatrix in die Polarkoordinaten Sinogramm-
matrix geschieht mit der bekannten Gleichung Fiir jeden Pixel (x,y) und jeden
Projektionswinkel (¢) wird die Sinogrammkoordinate r berechnet, die dem betrachte-
ten Pixel die zugehorigen gezéhlten Ereignisse zuteilt. Wenn der berechnete Wert fiir r
nicht genau auf eines der Sinogrammelmente fallt, wird linear zwischen den angrenzen-
den Elementen interpoliert, um den Beitrag fiir den Pixel zu berechnen.

In diesem Algorithmus wird jeder Bildpixel einmal berechnet. Die Berechnung geht fiir
jeden Pixel tiber alle Projektionswinkel. Dieser Zusammenhang kann folgendermaflen
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beschrieben werden:

1

A x,y — % 1

s(rgn) = — *
n=1 n=1

Mz
Mz

s(zcos(pn) + ysin(pn,dn) (5.12)

Hier ist N die Anzahl an verschiedenen Projektionswinkeln, s(r,¢,) die Anzahl an ge-
messenen Ereignissen im Sinogrammelement beim Winkel (¢) und radialen Offset r,
und A’(x,y) das riickprojizierte Bild.

Wenn alle Pixel errechnet und zusammengestellt wurden, hat man das rekonstruierte
Bild.

Die einfache pixelorientierte Riickprojektion hat den Nachteil, dass auch gezdhlte Er-
eignisse auflerhalb der Grenzen des Objekts angenommen werden, so dass sternférmige
Artefakte entstehen und das Objekts im Bild verschmiert. Dieser Verschmierungsef-
fekt ldsst sich aufgrund der Abnahme der Aktivitdt mit dem Abstand r vom Objekt
durch eine % Funktion beschreiben. Man kann sich dies als eine Art Ubertragung einiger
gezdhlter Ereignisse von dem betrachteten Pixel auf den benachbarten Pixel vorstellen.
Diese Ubertragung nimmt vom nahsten zum fernsten Pixel ab. Der Verschmierungsef-
fekt wird durch Anwendung von Filtern minimiert; die Methoden hierfiir werden dann
gefilterte Riickprojektionen genannt:

Das gemessene Linientintegral s(r, ¢,,) eines Sinogramms ist mit der Aktivitétsverteilung
A(x,y) in dem Objekt durch die Fouriertransformation verbunden. Die Projektionsda-
ten, die im Ortsraum gebildet wurden, kénnen im Hinblick auf die Fourierreihe im
Frequenzraum als eine Summe von Sinuskurven verschiedener Amplituden, Raumfre-
quenzen und Phasenverschiebungen ausgedriickt werden. Die Umwandlung der Daten
vom Orts- in den Frequenzraum wird Fouriertransformation genannt.

Bei der gefilterten Riickprojektion macht man sich die Fouriertransformation zu Nutze:
Die Projektionsdaten in jedem Winkelelement werden vom Orts- in den Frequenzraum
tiberfiihrt.

F(vgvy) = Flf(2,y)] (5.13)

Die Fouriertransformatierten F'(v,,v,) aller Zeilen im Sinogramm werden addiert.
Als néchstes wird im Frequenzraum ein Filter H(v) zu allen Profildaten multipliziert:

F'(v) = Hw) = F(v) (5.14)

Hier ist F’(v) die gefilterte Projektion, die durch das Produkt von H(v) und F(v) fest-
gelegt ist.

Zum Schluss wird die Riicktransformation auf die gefilterte Projektion angewendet und
die gefilterten Projektionsdaten werden wieder wie bei der einfachen Riickprojektion
riickprojiziert.
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5.5 Iterative Rekonstruktion

Fiir den Filter H(v) hat man nun verschiedene Funktionen entwickelt, die fiir die Bild-
rekonstruktion in der Positronen-Emissions-Tomographie eingesetzt werden. Hier gibt
es beispielsweise den Ramp-Filter. Dieser entfernt zwar die Verschmierungseffekte der
einfachen pixelorientierten Riickprojektion, verstiarkt aber die hoheren Frequenzen und
somit auch das Rauschen. Infolgedessen wurden andere Filter entwickelt, die dieses
hochfrequente Rauschen unterdriicken und daher Tiefpassfilter genannt werden. Bis zu
einer bestimmten Frequenz werden so nur die niedrigeren Frequenzen durchgelassen.
Die Frequenz, ab der das Rauschen eliminiert wird, nennt man cut-off Frequenz. Wenn
man die cut-off Frequenz erhoht, wird die rdumliche Auflésung verbessert und bis zu
einer gewissen Frequenz sind mehr Details im Bild erkennbar. Bei einem zu hohen Wert
der cut-off Frequenz, kann die Detailliertheit durch Einbezug des Rauschens aber wie-
der schlechter werden. Daher gibt es fiir jeden Filter eine bestimmte optimale cut-off
Frequenz, bei der das Rauschen abgeschnitten und die grofite Detailtreue des Bildes
gewahrleistet wird.

5.5 Ilterative Rekonstruktion

measured
projection data
object sinogram s(r,¢)
fix.y)
data acquisition
forward
P lculated
image projection st compare
projection
estimate e > —_—
a*(x,y) s(rd) converged? / yes
no
reconstructed
image

update
image
estimate

Abbildung 5.3: Veranschaulichung zur iterativen Rekonstruktion [CDO06).

Eine neue Klasse von Rekonstruktionsmethoden hat die vorher beschriebenen weitest-
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5.5.1 Der EM Algorithmus

gehend abgeltst. Die iterativen Rekonstruktionsmethoden[] benotigen zwar wesentlich
mehr Rechenaufwand, aber in Folge der schnell fortschreitenden Verbesserung der Re-
chenzeit, fanden sie allgemeine Verbreitung.

Aber wie funktioniert die iterative Rekonstruktion nun grundlegend?

Zunichst wird eine beliebige Annahme iiber die Verteilung A’(x,y), gemacht, was héufig
ein schwarzes oder graues Bild ist. Dann werden die Projektionsdaten fiir diese Start-
verteilung berechnet. Dieses wird mit der so genannten Vorprojektion erreicht. Die
Vorprojektion verhélt sich, wie der Name schon verrét, umgekehrt zur Riickprojektion
und addiert alle Aktivitdten der Pixel, die auf der Verbindungslinie des betrachte-
ten Detektorpaares liegen. Nach Abschluss dieser Aufsummierung wird der so erstellte
Datensatz mit dem Datensatz der tatsdchlichen Messung verglichen. Wenn diese nicht
iibereinstimmen (was sie beim Anfangsdatensatz sehr wahrscheinlich nicht tun werden),
wird die Anfangsannahme modifiziert und die ganze Prozedur beginnt von neuem. Mit
jedem Schritt wird sich das geschétzte Bild dem wahren Bild immer mehr anpassen, bis
es der wahren Verteilung sehr nahe kommt(siehe Abbildung [5.3)).

Es wurden viele verschiedene Arten von iterativen Algorithmen entwickelt. Sie unter-
scheiden sich hauptséchlich in der so genannten cost function. Diese berechnet das Maf3
des Unterschieds zwischen der geschétzten und der gemessenen Projektion und sollte
deswegen im Laufe der Iterationsschritte minimal werden.

5.5.1 Der EM Algorithmus

Die iterativen Rekonstruktionen mit der gréfiten Verbreitung basieren auf maximum
likelihood (ML, deutsch: groite Wahrscheinlichkeit) Methoden. Die Wahrscheinlichkeit
ist ein allgemeines statistisches Mafl; das maximiert wird, wenn der Unterschied zwi-
schen der gemessenen und abgeschétzten Projektion minimiert wird. Der expectation-
maximization (EM) Algorithmus benutzt fiir die Maximierung der Wahrscheinlichkeit
ein Poisson Datenmodell. Das Modell betrachtet die Projektionsdaten wie eine Pois-
sonverteilung, die durch die Z&hlstatistik in jedem Projektionspunkt bestimmt ist, und
beriicksichtigt infolgedessen das statistische Rauschen in den Daten.

Das Rekonstruktionsproblem kann geschrieben werden als:

Sj = ZMi,jai (515)
%

wobei a; die Aktivitdt eines Bildpixels i und s; die Anzahl der gezéhlten Ereignisse ei-
nes Projektionselements j ist. M; ; ist eine grofle Matrix, welche die Wahrscheinlichkeit
dafiir liefert, dass Photonen, die in Pixel i emittiert wurden, im Projektionselement j
detektiert werden. Die Matrix beinhaltet das Modell des Bildsystems und ist kompli-
zierter als die einfache Vorprojektion.

Die Intensitét eines Bildpixels af“ bei der Iteration k£ + 1, die von der abgeschéitzten

Lyvon lat. iter = ,,Schritt* ; daher iterativ = ,schrittweise “
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5.6 Vergleich der Verfahren

Intensitét af der vorhergehenden Iteration k und der gemessenen Ereignisse der Pro-
jektion p; abhingt, berechnet sich folgendermafien durch den ML-EM Algorithmus:
k
gt — % Mi,js;
' > M — > M; ja¥
Das Bild &ndert sich nicht mehr, wenn die abgeschétzten Projektionsdaten mit den
gemessenen Projektionsdaten {ibereinstimmen, so dass

(5.16)

aftt = a¥ (5.17)

ist. Weil in den Daten Rauschen enthalten ist und unvermeidbare Abschidtzungen in
der Matrix vorliegen, wird dieses aber in der Praxis nicht exakt erreicht, so dass man
eine Abbruchbedingung braucht (z.B.: |af™ — a¥| <e).

Die iterativen Rekonstruktionsmethoden haben gegeniiber den gefilterten viele Vortei-
le. Zun#chst setzten sie den einfachen Abschéitzungen durch Linienintegrale ein Modell
entgegen, das die Wahrscheinlichkeit der Emission eines Photons an einem bestimmten
Ort abschéitzt, was zu einer besseren raumlichen Auflésung fiihrt.

Dariiber hinaus wird die Statistik jedes Detektorpaares beriicksichtigt und dann je
nach Qualitdt der Statistik gewichtet. Aulerdem liefern iterative Methoden ein besse-
res Signal-Rausch-Verhéltnis, da diese u.a. die Daten nicht durch einen Filter schicken,
der hochfrequente Komponenten wie auch das Rauschen betont. So kommen itera-
tive Methoden mit viel geringerer Aktivitdt und Messzeit aus als die Methoden zur
gefilterten Riickprojektion. Aber auch die iterativen Rekonstruktionsmethoden haben
ihre Nachteile. Neben dem angesprochenen wesentlich héheren Rechenaufwand sind
diese Methoden nichtlinear und daher ist ihr Verhalten schwer vorhersagbar. Zur II-
lustration dieser wichtigen Methode wurde der EM-Algorithmus im MiniPET-System
implementiert. Der im MiniPET-Versuch verwendete EM-Algorithmus wurde von Tho-
mas Kosters am Institut fiir Numerische und Angewandte Mathematik der Universitét
Miinster entwickelt und als Programmcode zur Verfiigung gestellt [K609].

5.6 Vergleich der Verfahren

Fiir den Vergleich der einzelnen Verfahren wurden mehrere Messungen mit jeweils zwei
Punktquellen durchgefiihrt. Es wurden bei jedem Messdurchgang, wie in Kapitel 4.
naher beschrieben, die Winkel 0°, 11,25°, 45° und 101,25° bis 303,75° fiir jeweils 20 Se-
kunden gemessen. Fiir die iterative Rekonstruktionsmethode wurden jeweils 100 Itera-
tionen durchlaufen. Eine hohere Anzahl an Iterationen ergab keine weitere Verbesserung
der rekonstruierten Aktivitdtsverteilung, und eine auf Konvergenzkriterien beruhende
Abbruchbedingung ist in der jetzigen Version der Software nicht implementiert.

Fiir die auf den rekonstruierten Bildern identifizierten Maxima wurde mit ROOT eine
Projektion auf die x- und y-Achse durchgefiihrt, die Daten exportiert und mit Gnuplot
dargestellt und eine Gauflkurve darauf angepasst.
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5.6.1 Auflésungsvermdégen zweier benachbarter Quellen

5.6.1 Auflésungsvermogen zweier benachbarter Quellen

Zuerst soll festgestellt werden, wie weit zwei Quellen voneinander entfernt sein miissen,
um sie auf dem rekonstruierten Bild noch als getrennt zu identifizieren. Die erste Quelle
befindet sich beim ersten Messdurchgang an Position z = 0 mm und y = 0 mm, die
zweite Quelle steht bei x = 20 mm und y = 0 mm. Hierbei haben die beiden Quellen
nicht exakt die gleiche Aktivitdt, d.h. die erste Quelle strahlt stiarker als die zweite; die
Aktivitit der zweiten Quelle betrigt 98,7% +0,6% der Aktivitit der ersten. Fiir das
Aktivitdtsverhéltnis wurden beide Quellen dem oben angegebenen Messverfahren un-
terzogen. Hierbei waren beide in der Mitte der Messkammer positioniert. Anschlieflend
wurden die gezihlten Ereignisse aller Detektoren fiir beide Quellen einzeln addiert und
der Quotient daraus gebildet.

Auf allen rekonstruierten Bildern scheint die zentrale Quelle jedoch deutlich mehr Ak-
tivitdt zu besitzen als die andere. Der Grund hierfiir kénnte im geometrischen Aufbau
des Versuchs liegen. Im Zentrum des Detektorrings kreuzen sich mehr Verbindungslinien
zwischen Detektorpaaren, als in der direkten Nachbarschaft des Zentrums. Eine zentral
positionierte Quelle erhélt so eine groflere Anzahl an Eintréigen in der Koinzidenzmatrix.

| Reconstructed image image | Reconstructed image image

Entries 822864 Entries 822864
Integral 1.985¢+06

150 Integral 1.985e+06

100 50

(a) 2-D Darstellung (b) 3-D Darstellung

Abbildung 5.4: Darstellungen der Quellen nach der pizelorientierten Rickprojektion; Quelle
1: (0/0), Quelle 2: (20/0)

31



5.6 Vergleich der Verfahren

i image i image
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Abbildung 5.5: Darstellungen der Quellen mit Ramp-Filter; Quelle 1: (0/0), Quelle 2: (20/0)
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127
100 g ]
10
50 &
@ :
-50 r
150
-100 - 100
. 0 150
M50 -100 -50 0 50 100 150 -150459 -100 -50 O
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Abbildung 5.6: Darstellungen der Quellen mit Hann-Filter; Quelle 1: (0/0), Quelle 2: (20/0)
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5.6.1 Auflésungsvermdégen zweier benachbarter Quellen

[ Reconstructed image | image [ Reconstructed image | image
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150 Integral 3.45e+04 ———— 1\ |Integral 3.450+04
)., h
. | R — by 3
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(a) 2-D Darstellung (b) 3-D Darstellung

Abbildung 5.7: Darstellungen der Quellen mit Shepp-Logan-Filter; Quelle 1: (0/0), Quelle 2:
(20/0)

| lterativly reconstructed image | |_iteration | | Iterativly reconstructed image | | iteration |
Entries 3600 Entries 3600
150 Integral 0.3242

5 X&JZ&
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(a) 2-D Darstellung (b) 3-D Darstellung

Abbildung 5.8: Darstellungen der Quellen durch die iterative Rekonstruktion; Quelle 1: (0/0),
Quelle 2: (20/0)
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5.6 Vergleich der Verfahren

Wie auf allen Rekonstruktionsbildern der verschiedenen Methoden erkennbar ist (Ab-
bildungen bis , konnen die beiden Quellen in einem Abstand von 20 mm noch
nicht als zwei getrennte Quellen identifiziert werden. Vielmehr ist auf allen Bildern nur
ein grofes Maximum abgebildet. Auch mit der iterativen Methode ist ein zweites Maxi-
mum bei Position x = 20 mm und y = 0 mm hier noch nicht sichtbar. Die erste Quelle
iiberstrahlt anscheinend die zweite in diesem dichtem Abstand noch zu stark.

Beim néchsten Messdurchgang sind die beiden Quellen im Abstand /800 mm ~ 28,28 mm
an folgenden Positionen:

erste Quelle: x =0 mm; y =0 mm

zweite Quelle: x = 20 mm; y = 20 mm

\ Reconstructed image | image | Reconstructed image | image

Entries 822864 Entries 822864
Integral 2.114¢+06

Integral 2.114e+06

100 150

(a) 2-D Darstellung (b) 3-D Darstellung

Abbildung 5.9: Darstellungen der Quellen nach der pixzelorientierten Rickprojektion; Quelle
1: (0/0), Quelle 2: (20/20)

34



5.6.1 Auflésungsvermdégen zweier benachbarter Quellen
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Abbildung 5.10: Darstellungen der Quellen mit Ramp-Filter; Quelle 1: (0/0), Quelle 2:
(20/20)
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Abbildung 5.11: Darstellungen der Quellen mit Hann-Filter; Quelle 1: (0/0), Quelle 2:
(20/20)
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Abbildung 5.12: Darstellungen der Quellen
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Abbildung 5.13: Darstellungen der Quellen durch die iterative Rekonstruktion; Quelle 1:

(0/0), Quelle 2: (20/20)
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5.6.1 Auflésungsvermdgen zweier benachbarter Quellen

Bei den Rekonstruktionen mit gefilterter und pixelorientierter Riickprojektion (Abbil-
dungen 5.9 bis[5.12)) ist das erste erkennbare Maximum im Vergleich zur ersten Messung
nur ein wenig breiter und verschmierter geworden. Das zweite Maximum, das eigent-
lich bei (20,20) liegen miisste, ist nicht als Peak herausgebildet. Im Gegensatz dazu
erkennt man dieses Maximum im iterativen Rekonstruktionsbild deutlich (siehe Abbil-
dung . Hier kann nun eine Projektion auf die x- und y-Achse jeweils im Bereich
der beiden Maxima durchgefiihrt werden:

#-projection of the activity after iterative reconstruction

8,06 T - —
gaussian fitted function
reconstructed distribution of activity ——
8.85
8,84

activity
@
@
@

position in nn

Abbildung 5.14: Projektion der Aktivitit der ersten Stabquelle (0/0) auf die z-Achse im Be-
reich y =0 mm
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Abbildung 5.15: Projektion der Aktivitit der ersten Stabquelle (0/0) auf die y-Achse im Be-

reich x = 0 mm
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Abbildung 5.16: Projektion der Aktivitit der zweiten Stabquelle (20/20) auf die z-Achse im

Bereich y = 20 mm
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activity

y-projection of the activity after iterative reconstruction

8,825 - - —
gaussian fitted function
reconstructeéd distribution of activity ——
8,82
8,815 -
8,81
8,885 -
R = ==Y — + et
=158 =188 188 158

position in nn

Abbildung 5.17: Projektion der Aktivitit der zweiten Stabquelle (20/20) auf die y-Achse im
Bereich x = 20 mm

Tabelle 5.1: Durch Gnuplot errechnete Werte fiir iterative Rekonstruktion

mean | asymptotic standard error for mean | o asymptotic standard error for o
x1 | —0,37 +0,16 | 6,79 +0,16
yl | —0,44 +0,19 | 6,89 +0,19
x2 | 19,00 40,12 | 9,09 40,12
y2 | 20,11 +0,15 | 8,70 +0,15

Die durch Gnuplot errechneten Werte fiir die Maxima (mean) (—0,37 £0,16/—0,44
+0,19) und (19,00 +£0,12/20,11 +0,15) stimmen recht gut mit den tatséchlichen Posi-
tionen der Stabquellen (0/0) und (20/20) iiberein. D.h. ab einem Abstand von /800 mm
~ 28,28 mm konnen die Stabquellen durch die iterative Rekonstruktionsmethode schon
als getrennt identifiziert und deren Positionen bestimmt werden.
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5.6 Vergleich der Verfahren

5.6.2 Auflésungsvermodgen am Rande der Messkammer

Als néchstes wurde das Auflésungsvermogen in den Randbereichen der Messkammer
iiberpriift. Hierbei waren die Quellen an den Positionen x = —80 mm; y = —20 mm
bzw. x = 40 mm; y = —60 mm aufgestellt.

Zum Vergleich mit der neu verfiigharen Methode der iterativen Rekonstruktion wur-
den stellvertretend fiir die Riickprojektionen die Messdaten und Bilder der gefilterten
Riickprojektion mit Shepp-Logan-Filter herangezogen, welche aufgrund der scharfen
Maxima auf den rekonstruierten Bildern die besten Resultate erwarten lassen (siehe

Abbildung [5.18)).
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Abbildung 5.18: Das rekonstruierte Bild mit Shepp-Logan-Filter; Quelle 1: (—80/—20), Quelle
2: (40/ — 60)
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Abbildung 5.19: Das durch die iterative Methode rekonstruierte Bild; Quelle 1: (—80/ — 20),
Quelle 2: (40/ — 60)

Die Bereiche um die beiden Maxima wurden wiederum auf die x- und y-Achse pro-
jiziert und per Gnuplot eine GauBkurve auf die Aktivitétsverteilung angepasst (siche

Abbildungen bis [5.23]):

x=projection of the activity after reconstruction with Shepp-Logan filter y-projection of the activity after reconstruction with Shepp-Logan filter

gaussian fitted Function
reconstructed distribution of activity ——
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(a) Projektion auf die x-Achse im Bereich y = (b) Projektion auf die y-Achse im Bereich z =
—20 mm —80 mm

Abbildung 5.20: Projektion der Aktivitit der ersten Stabquelle (—80/ — 20) mit Shepp-Logan-
Filter
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®=projection of the activity after reconstruction with Shepp-Logan filter
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(a) Projektion auf die x-Achse im Bereich y =

—60 mm

y-projection of the activity after reconstruction with Shepp-Logan filter

activity

-8

gaussian fitted function
reconstructed distribution of activity ——

-158

-188 -58 [l 50 100 150
position in nn
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Abbildung 5.21: Projektion der Aktivitit der zweiten Stabquelle (40/ — 60) mit Shepp-Logan-

Filter
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Abbildung 5.22: Projektion der Aktivitit der ersten Stabquelle (—80/—20) nach der iterativen

Rekonstruktion
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Abbildung 5.23: Projektion der Aktivitit der zweiten Stabquelle (40/ —60) nach der iterativen
Rekonstruktion

Die durch Gnuplot ermittelten Werte fiir das Maximum der Gauflkurve (mean) und die
Standardabweichung (o) wurden fiir alle Graphen in folgende Tabelle (5.2)) eingetragen:

Tabelle 5.2: Durch Gnuplot errechnete Werte fiir die Rekonstruktion mit Shepp-Logan-Filter
und die iterative Rekonstruktion

Shepp-Logan

mean asymptotic standard error for mean | o asymptotic standard error for o
x1 | =77,61 40,15 | 13,19 40,15
yl | —20,85 +0,28 | 19,53 +0,28
x2 39,04 +0,32 | 17,06 +0,32
y2 | —61,68 +0,31 | 13,79 +0,31

Iterative

x1 | —=79,47 +0,28 | 7,59 +0,28
yl | —19,83 +0,30 | 10,95 +0,30
x2 41,26 +0,39 | 8,64 £0,39
y2 | —63,59 +0,30 | 8,74 +0,30

Die mit Gnuplot ermittelten Werte fiir die Maxima zeigen, dass die iterative Methode
diese genauer bestimmen kann. Lediglich der y-Wert fiir das zweite Maximum weicht
mit —63,59 mm +0,30 mm 3,59 mm vom realen Wert —60 mm ab. Des Weiteren
zeugt der kleinere Wert fiir die Standardabweichung der iterativen Methode o von einer
geringeren Streuung um das Maximum (mean) der Gauflkurve.
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6 Zusammenfassung und Ausblick

Wie in den vorherigen Abschnitten der Arbeit ersichtlich wurde, haben die durch-
gefithrten Modifizierungen des MiniPETs zu Verbesserungen in der Bildrekonstruktion
gefithrt. Der mechanische Umbau des Systems sorgt dabei fiir einen vollstdndigeren
Datensatz. Die Korrektur der Zufallskoinzidenzen ist eine sinnvolle Ergdnzung zur Da-
tenanalyse, die in keinem PET-System fehlen sollte und daher der Vervollstdndigung
des Systems dient.

Den grofiten Beitrag in der Verbesserung der Datenanalyse und damit genaueren Be-
stimmung der Quellpositionen liefert die neue Bildrekonstruktion durch die iterative
Methode. Diese ist besonders zur Illustration moderner Rekonstruktionsmethoden im
Fortgeschrittenenpraktikum gut geeignet. Man kann nun das Prinzip und die besseren
Ergebnisse dieser Methoden anschaulich demonstrieren.

In Zukunft sollten weitere Verbesserungen am MiniPET Experiment erfolgen. So kénnte
beispielsweise ein Motor zum automatischen Einstellen der Winkel eingebaut werden,
der iiber die Software auf dem PC gesteuert wird.

AuBlerdem kann die angesprochene Erweiterung zu einem Versuch, der die Compton-
streuung untersucht, realisiert werden.

Dariiber hinaus koénnte eine Ergéinzung des Versuchs erfolgen. Z.B. kénnte man die
Stabquellen in verschieden dichten Materialien platzieren, um die Auswirkungen von
Abschwiichung und Streuung und die damit verbundenen Korrekturen zu untersuchen.
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6 Zusammenfassung und Ausblick
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A Anhang

A.1 Impressionen wihrend des Umbaus
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A.1 Impressionen wéihrend des Umbaus
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