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Vorbemerkung Der Schwerpunkt der diagnostischen
Bildgebung in der Onkologie verschiebt sich zunehmend
von einer Computer Tomographie (CT), d. h. von einer
gesteuerten anatomischen Bildgebung zu einer funktionel-
len Bildgebung mit der Positronenemissionstomographie
(PET). Beide Bildgebungsmethoden haben sich in den
letzten 30 Jahren parallel entwickelt, bevor sie Ende der
1990er-Jahre zum ersten Mal in einem Gerit kombiniert
wurden [37], [68], [78]. Als diagnostische Methode birgt
die PET/CT eine Reihe von Vorteilen gegeniiber den Ein-
zelmethoden, die aus der Sicht der Instrumentierung im
Folgenden erldutert und aus medizinischer Sicht anhand
von Fallbeispielen im Hauptteil des Buches beschrieben
werden.

2.1 Positronenemissionstomographie
(PET)

2.1.1 Tracerprinzip

Im Gegensatz zu radiologischen bzw. morphologischen
Untersuchungsmethoden erfassen nuklearmedizinische
Bildgebungsverfahren die Funktionalitit des Organismus
aus In-vivo-Studien mittels Emissionsmessungen. Dabei
wird dem Patienten ein Tracer appliziert, welcher in der
gewiinschten Weise am Stoffwechselprozess teilnimmt.
Der Tracer besteht dabei aus einem Tragermolekiil (z. B.
Glukose), welches mit einem radioaktiven Isotop (z. B. 13F)
markiert wurde und so von auflen verfolgt werden kann
(B Abb. 2.1, B Abb. 2.2).

Das radioaktive Tracerprinzip wurde von George de
Hevesy in den 20er-Jahren des 20. Jahrhundert eingefiihrt
[47]. Die Idee basierte darauf, dass wihrend einer Beob-
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achtung das System (also der Patient) nicht gestort werden
soll. Die biologische Funktion (Metabolismus) kann dann
mittels minimaler Mengen einer Substanz (Tracer) unter-
sucht werden, die von herkommlichen, im Korper verfiig-
baren und an ausgewéhlten Verstoffwechslungen teilneh-
menden Substanzen ununterscheidbar ist. Dies kann
durch eine radioaktive Markierung der Tracer erreicht
werden. Dabei werden bestimmte Ionengruppen des ur-
spriinglichen Molekiils im Tracermolekiil ausgetauscht
und mit radioaktiven Isotopen oder Gruppen ersetzt, ohne
dabei die chemischen Eigenschaften des Molekiils zu én-
dern, zumindest nicht so, dass es in den ersten Verstoff-
wechslungsschritten im Korper nicht berticksichtigt wird.
Die emittierte Strahlung erlaubt dann, die Verteilung des
applizierten Tracers zu orten und dessen Metabolisierung
zeitlich in vivo zu verfolgen.

Die Wahl und die Herstellung eines radioaktiv mar-
kierten Tracers fiir die diagnostische Bildgebung ist von
den physiologischen und biochemischen Stoffwechselvor-
gingen (z. B. Blutfluss, Metabolismus, Rezeptorbindung),
die es zu beobachten gilt, sowie von den Eigenschaften der
Radioisotope (Halbwertszeit, Strahlungsart, Strahlen-
schutz) abhingig.

2.1.2 Radioisotope und PET-Tracer

Von der Vielzahl kiinstlich produzierter Radioisotope
haben Positronenemitter (p+) eine Reihe von Vorteilen
gegeniiber Photonenemittern [85]. Die Verteilung der B+-
Emitter kann von auflen iiber eine Koinzidenzmessung
verfolgt werden, die eine effizientere Messmethode als
die Akquisition von einzelnen Gammastrahlen (»single
photon emitter«) ist. Wihrend der Koinzidenzmessung

HO CH,
511 keV 4 H
. &/ €
Patle p—n+ B+ +Ne
s Annihilation HO
511 keV

O Abb. 2.1 Elektronische Koinzidenzmessung mit PET. Ein Tracer (z. B. FDG: ['®F]-Fluor-Desoxyglukose) wird dem Patienten injiziert. Durch
radioaktiven Zerfall von '8F (B+-Emitter) wird ein Positron emittiert, das mit einem Elektron annihiliert und in 2 entgegengesetzt gerichtete
511-keV-Vernichtungsphotonen resultiert. Durch die Detektion der beiden Annihilationsphotonen in gegeniiberliegenden Detektoren D1
und D2 kann die Gerade, auf der der Zerfall stattgefunden hat, eindeutig bestimmt werden. Durch Selbstabsorption wird die Emissions-
aktivitat unterschatzt (I(x) < ly). Mit einer um den Patienten rotierenden Transmissionsquelle (TX) werden die Absorptionskoeffizienten (p)

fiir jede mégliche Detektorkombination Di-D; bestimmt
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werden Paare von 511-keV-Vernichtungsphotonen, die
nach der Emission eines Positrons und dessen Paarung mit
einem Elektron entstehen, gemessen und zur Lokalisation
des Radiotracers unter Einbeziehung der Schwéchungs-
korrektur verwendet (8 Abb. 2.1). Obwohl kurzlebige Iso-
tope, wie z. B. 1°0 (2 Minuten Halbwertszeit), sowohl ein
Zyklotron als auch ein Radiochemielabor in der Néihe der
PET erfordern und damit eine relativ aufwandige Infra-
struktur bedingen, sind diese kurzlebigen Isotope sehr
wertvoll in Studien von metabolischen Prozessen, die nur
einige Sekunden oder Minuten dauern und somit repetitiv
kurze Messungen benétigen.

In vielen Fillen ist eine authentische Markierung des
Biomolekiils jedoch nicht méglich. Deswegen miissen ana-
loge, biogene Isotope verwendet werden, die nach Markie-
rung des Tracermolekiils die Einhaltung der biologischen
Aktivitdt und damit des zu beobachtenden Stoffwechsel-
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B Abb. 2.2a-c Onkologische Bildgebung. a CT-Transmissionsmessung; b Emissionsmessung mit PET;
¢ PET/CT als gerétetechnische Kombination aus PET und CT mit der Option einer quasi zeitgleichen

prozesses gewihrleisten. @ Tab. 2.1 fasst die Reihe der am
haufigsten verwendeten PET-Isotope zusammen. Da die
Halbwertszeit der 4 wichtigsten PET-Isotope (*'C, *N, 150
und '8F) relativ kurz ist (20,4 min, 10 min, 2 min, 109 min),
miissen diese in hohen Dosen und mithilfe kurzer Markie-
rungsprozesse erstellt werden. Eine externe PET-Tracer-
Produktion und Anlieferung zu PET-Installationen ohne
Zyklotron ist derzeit fast nur fiir 1®F-markierte Tracern
etabliert.

Generell wird die Position der Markierung des Biomo-
lekiils mit dem Positronenstrahler nach dem zu beobach-
tenden Stoffwechselprozess sowie der Einhaltung der bio-
logischen Aktivitdt gewihlt. Sterische und elektronische
Effekte konnen die physiologischen Eigenschaften der
markierten Molekiile stark verdndern. Daher sind die Vor-
hersagen fiir das Verhalten von Tracern bei prospektiv neu
entwickelten Tracern oft schwierig und verlangen ausge-
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B Tab. 2.1 Haufigste PET-Isotope, radioaktive Halbwertszeit
T1/2, maximale Emissionsenergie E,, und mittlere freie Weg-
lénge R, im Wasser (Weichteilgewebe)

Isotop Ty/2 (min) Emnax (MeV) Rp (mm)
50 2,05 1,72 0,7

13N 979 1,19 0,5

g 20,4 0,97 0,3

EE 109,7 0,64 0,2

62Cu 9,74 2,93 14,3
%8Ga 68,0 1,9 9

82Rb 1,25 3,36 16,5

L2 6019,2 2,13 10,2

pragte Erfahrung (chemisch und biologisch) bei der Ent-
wicklung neuer Tracer [84]. In vielen Fillen sind das Mo-
lekiil und seine metabolischen Eigenschaften allerdings
bekannt und kénnen so leichter hinsichtlich der Sichtbar-
machung ausgewihlter physiologischer Vorgange nutzbar
gemacht werden.

2.1.3 Koinzidenzmessung
und Quantifizierung

Das Messprinzip der PET basiert auf zwei Annahmen
(8 Abb. 2.1):
Der Zerfall befand sich auf der Geraden, die durch
die beiden detektierten Vernichtungsphotonen
definiert ist.
Die Vernichtungsphotonen werden in entgegenge-
setzte Richtungen emittiert.

In der Praxis sind diese beiden Annahmen nur Naherun-
gen. Im eigentlichen Sinn wird das Positron mit einer je
nach Isotop variierenden Energie (B Tab. 2.1) emittiert,
womit der Ort der Positronenemission nicht dem Ort der
Positronen Annihilation entspricht. Weiterhin ist der Win-
kel zwischen den Vernichtungsstrahlen nicht exakt 180°,
da die restliche kinetische Energie des Photons noch in der
Impulserhaltung beriicksichtigt werden muss. Beide Pro-
zesse miissen bei der Beschreibung der raumlichen Aufl6-
sung eines PET-Tomographen beriicksichtigt werden.
Der Vorteil der Koinzidenzmessung der PET ist, dass
die Ortung und Quantifizierung der Tracer-/Metabolite-
Verteilung unabhingig von der rdumlichen Verteilung
derselben ist. Im Gegensatz zur SPECT (»single photon
emission tomography«), die auf der Detektion von Einzel-
photonen basiert, ist in der PET das Signal unabhéngig von

der Tiefe des Tracers im Gewebe und kann mittels Koinzi-
denz immer eindeutig einer Verbindungslinie (oder einem
Verbindungsvolumen) zugeordnet werden. Die gemessene
Koinzidenzrate hingt nur von der gesamten Schwichung
entlang der Verbindungslinie zwischen den Detektoren ab
(B Abb. 2.3). Die wahre Intensitdt der Tracerverteilung
kann dann bestimmt werden, wenn die Schwichung ent-
lang dieser Verbindungslinien bekannt ist, und zwar unab-
hingig von der Position entlang dieser Linie (oder Tiefe im
Gewebe).

2.1.4 PET-Messergebnisse
und Rekonstruktion

Ein gemessenes PET-Ereignis ist dann valide, wenn folgen-
de Bedingungen erfiillt sind:
Beide Vernichtungsphotonen wurden innerhalb eines
bestimmten Zeitfensters (Koinzidenzfenster: 4-6 ns)
detektiert.
Die Gerade zwischen den beiden angesprochenen
Detektoren liegt innerhalb eines vordefinierten
Akzeptanzwinkels.
Beide Vernichtungsphotonen werden innerhalb
des vordefinierten Energiefensters (typischerweise
400-650 keV) gemessen.

@ Abb. 2.4 zeigt schematisch mdgliche Ereignisse in einer
PET-Messung. Individuelle Photonen werden als »singles«
bezeichnet. Zwei »singles« formen, wenn sie den o. g. Be-
dingungen entsprechen, ein Koinzidenzereignis oder auch
»Prompt«-Ereignis. »Prompts« umfassen sowohl wahre
Koinzidenzen (»trues«) als auch zufillige Koinzidenzen
(»randoms«) und Streu-Ereignisse (»scatter«). Aufler den
»trues« tragen alle anderen Ereignisse zu einer Verfdl-
schung der wahren Tracerverteilung bei und miissen, um
eine absolute Quantifizierbarkeit zu gewéhrleisten, korri-
giert werden.

Alle verfugbaren PET- (und PET/CT-) Tomographen
sind mit Korrekturen fiir »randoms« und »scatter« ausge-
riistet. Erstere werden meist iiber ein zeitlich versetztes
elektronisches Zeitfenster geschitzt und von den
»prompts« subtrahiert [27]. Mit neuen Detektormateriali-
en, die kiirzere Koinzidenzfenster ermoglichen [57], [59],
kann die Randoms-Rate prospektiv minimiert werden.
Streuereignisse werden zumeist iiber simulierte Streuver-
teilungen aus den bekannten Schwichungsbildern und
Schitzungen der Tracerverteilung bestimmt und ebenfalls
von den »prompts« subtrahiert. Dabei werden auch Mog-
lichkeiten einer verbesserten Energieauflosung der Detek-
toren genutzt, um prospektiv zwischen wahren und ge-
streuten Koinzidenzen anhand der im Detektor deponier-
ten Energie zu unterscheiden.
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B Abb. 2.3a-ca Das gemessene Emissionssignal | ist kleiner als das wahre Signal |,. b Die Schwachung entlang aller Detektorverbindungs-
linien kann mithilfe einer externen Transmissionsmessung und einer Transmissionsquelle bekannter Intensitat gemessen und der Schwa-
chungskorrekturfaktor aus dem Verhéltnis der bekannten und gemessenen Transmissionsintensitat ermittelt werden. c Beispiel eines Patien-
ten mit einem 3-cm-Hamartom mit Darstellung der Schwachungsinformation (Transmission), der unkorrigierten Emissionsverteilung (Emis-
sion) und des PET-Bildes nach Schwachungskorrektur (AC-PET). Der Tumor wére auf dem unkorrigierten Emissionsbild unerkannt geblieben
(mit Material von P. E. Kinahan, PhD, Seattle)
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O Abb. 2.4 Messereignisse in der PET werden als »prompts« bezeichnet. Eine solche Koinzidenz setzt sich aus 2 »singles« (S) zusammen und
muss die im Text beschriebenen Anforderungen erfiillen. Paare von ungestreuten »singles, die einer einzigen Annihilation entstammen,
werden als wahre Koinzidenz (»trues«) bezeichnet. Wenn diese Paare aus unterschiedlichen Annihilationsereignissen stammen, werden sie
als zuféllige Koinzidenzen (»randoms«) bezeichnet. Der Anteil an »randoms« hdngt u. a. direkt von der zeitlichen Breite des Koinzidenzfen-
sters ab. Koinzidenzen mit einem oder mehreren Streuereignissen (griin) werden als gestreute Koinzidenzen bezeichnet (»scatter«). Der
Streuanteil ist objektabhdngig und unabhéngig von der Zahlrate. Sowohl »randoms« als auch »scatter« flihren zu einer Fehlpositionierung
der Geraden, auf der das Positron erfasst wurde, und damit schlussendlich zu einer fehlerhaften Tracerverteilung. Der Graph rechts stellt
Zéhlraten (»trues« Tr, srandoms« Ra, »noise equivalent countrates« NEC) fiir eine Vollring-PET im 3D-Aufnahmemodus dar

Alle PET-Ereignisse werden entweder in sog. Sino-
grammen dokumentiert oder im sog. Listmode als Ein-
zelereignisse gespeichert. Das Sinogram ist eine Art Polar-
koordinatensystem, in dem die Entfernung und der Dreh-
winkel einer bestimmten Koinzidenzlinie (Verbindung
zwischen zwei aktivierten Detektoren) in Referenz auf das
Zentrum des Detektorrings erfasst wird. Eine horizontale
Linie in einem Sinogramm z. B. représentiert eine Parallel-

projektion aus einem bestimmten Projektionswinkel, wo-
bei die einzelnen Projektionspunkte die Summe aller
»prompts« entlang paralleler Detektorkombination bein-
halten (8 Abb. 2.5a). Als Listmode bezeichnet man die
Speicherung der Einzelereignisse (»prompts«) mit dem
Zeitpunkt ihrer Messung. Da samtliche Information im
Listmode noch vorhanden ist, konnen so verschiedene
Aufnahmezeiten bzw. -kombinationen aus verschiedenen
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B Abb. 2.5a,b a Einzelne Messereignisse werden in der PET in Sinogramme sortiert. Eine Gerade in einem Sinogramm (p [s,f]) entspricht
einer Parallelprojektion mit definiertem Projektionswinkel. Aus den Sinogrammen werden die Emissionsbilder rekonstruiert (rechts). b Die
Rekonstruktionstechniken haben sich Gber die Jahre stetig verbessert: Von links nach rechts sieht man eine koronare FDG-PET-Aufnahme mit
4 verschiedenen Rekonstruktionen: FBP = »filtered back projection« (etwa 1990er), iterativ 2D-OSEM = »ordered subset expectation maximi-
zation« (etwa 2000), 3D-PSF = OSEM mit »point spread function recovery« (etwa 2005) und 3D-TOF = »time of flight« (ab 2006) (mit Materi-

alien von David Townsend, Singapore)

Aufnahmezeitpunkten (z. B. Signale aus derselben Atem-
phase) rekonstruiert werden. Aus ihnen kénnen dann
Sinogramme erzeugt werden.

Aus den Sinogrammen werden nach Abschluss der
Messung PET-Bilder rekonstruiert, die die Verteilung des
Tracers im untersuchten Areal widerspiegeln (8 Abb. 2.5b).
Fiir quantitative PET-Bilder miissen die Sinogramme vor-
her mit den Schwichungskorrekturfaktoren multipliziert
werden. Der urspriingliche Standard in der PET-Bildre-
konstruktion war die gefilterte Riickprojektion FBP (»filte-
red back projection«), die auf den Ansitzen des Osterrei-
chers Johann Radon basiert, der 1917 erstmals zeigen
konnte, wie man eine Objektfunktion aus ihren Linienin-
tegralen bestimmen kann. Im Kontext der PET kann man
durch Riickprojektion aus den Richtungen ¢ aus den Pro-
jektionen der Emissionssignale (»sinograms«) auf die ur-
spriingliche Tracerverteilung (Objektfunktion) schlieflen.

Dazu waren noch zusitzliche Arbeiten von Cormack und
anderen in den 1950er- und 1960er-Jahren nétig, die zu
mathematischen Konzepten der Bildrekonstruktion aus
Projektionen, die heute als gefilterte Riickprojektion be-
kannt ist, gefithrt haben [21]. 1975 beschrieben Ter-Pogos-
sian, Phelps und Hoffman erstmals einen PET-Tomogra-
phen mit einer implementierten FBP-Rekonstruktion [68].
Wihrend der FBP-Rekonstruktion werden die Linieninte-
grale vor der Riickprojektion Fourier transformiert und
mit einem Filter (Ramp-Filter) gefaltet, um die Verschmie-
rung wéhrend der Riickprojektion zu eliminieren. Ein
Ramp-Filter hat negative Seitenbénder, die in der Riickpro-
jektion die randstindigen Verschmierungen der Projekti-
onen auflerhalb der Objektfunktion ausblenden.

Wegen der Unzuldnglichkeiten der FBP im Fall schwa-
cher Zihlstatistiken (resultierend aus kurzen Untersu-
chungszeiten bzw. geringer applizierter Aktivitit) wurden
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B Abb. 2.6 Aus dem initialen Objekt/Tracerverteilung (»image guess«) werden mithilfe der Systemmatrix (»system matrix«) die vom System
fir eben diese Tracerverteilung zu erwartenden Projektionen (»calculated projections«) berechnet. Diese werden anschlieBend mit den ge-
messenen Projektionen (»measured data«) verglichen (»comparison«) und die initiale Tracerverteilung entsprechend den Abweichungen
korrigiert (»modification«). Dies wiederholt man, bis die initialen Tracerverteilung gentigend gut der wahren entspricht (d. h. die Abwei-
chungen der berechneten zu den gemessenen Projektionen geniigend klein ist)

in den letzten Jahren verstirkt alternative Bildrekonstruk-
tionsalgorithmen fiir die PET erarbeitet (8 Abb. 2.5b).
Mittlerweile haben sich iterative Rekonstruktionsalgorith-
men etabliert.

Iterative Algorithmen haben als Anfangspunkt eine
erste Schitzung der Aktivitdtsverteilung im Scanner. Dies
ist meistens eine uniforme Verteilung. Es konnen aller-
dings auch Modelle der Tracerverteilung berticksichtigt
werden und damit eine bessere Wiedergabe der wahren
Tracerverteilung ermoglichen [33]. Aus dieser Verteilung
werden dann mithilfe der Systemmatrix, sozusagen die
mathematische Abbildung des PET-Scanners, die Projek-
tionen (Sinogramme) berechnet, welche der Scanner bei
eben dieser Aktivititsverteilung messen wiirde. Diese be-
rechneten Projektionen werden anschlieffend mit den ge-
messenen Projektionen verglichen und das initiale Bild
wird entsprechend den Abweichungen korrigiert. Wird
dies wiederholt durchgefiihrt, konvergiert das berechnete
Bild gegen das Gemessene [74]. Jeweils ein Durchgang die-
ser Schleife wird als Iteration bezeichnet. Eine schemati-
sche Darstellung ist in B Abb. 2.6 gegeben. Werden die
gemessenen Projektionen in Untergruppen (»subsets«)
unterteilt, um in einem Durchgang der Schleife nicht nach
allen Projektionen korrigieren zu miissen, kann eine Ver-
ringerung der Rechenzeit erreicht werden [48]. Iterative
Algorithmen haben den Vorteil, dass in der Systemmatrix
physikalische Effekte wie Unterschiede im Ansprechen des
Systems auf eine Punktquelle an verschiedenen Orten im
»field-of-view« berticksichtigt werden kénnen [66]. Solche
Anpassungen werden als »Point-spread«-Funktion (PSF)-
Rekonstruktionen bezeichnet.

2.1.5 PET-Tomographen und Szintillations-
detektoren

PET-Messungen basieren auf dem Konzept von Szintillati-
onsdetektoren, die an einen Photonenverstirker (PMT)
gekoppelt sind. Durch Anordnung der Detektoren um den
Patienten (8 Abb. 2.3) oder durch Rotation partieller De-
tektorringe um die Hauptachse des Patienten und durch
Verbinden gegeniiberliegender Detektorpaare in einem
Koinzidenzmesskreis ist es moglich, die Tracerverteilung
in vivo zu erfassen und anschlieflend, wie oben bespro-
chen, zu quantifizieren und zu rekonstruieren.

PET-Tomographen basierten urspriinglich auf der
Verwendung von anorganischen Szintillatoren. Neben
dem frithen Standardmaterial Nal (TI) wurden in den
1980er-Jahren BGO (Bi,Ge;0,,) wegen seiner hoheren
Dichte und Massenzahl und BaF, wegen seiner sehr kur-
zen Abklingzeit in Betracht gezogen. Zumindest BGO
wurde kurz darauf zum Standarddetektormaterial in kom-
merziellen PET-Tomographen. Andere Szintillatoren, wie
z. B. CsE, CsI und GSO (Gd,SiOs), haben vergleichbare
Abklingzeiten und Lichtausbeuten, fanden aber aufler
GSO keinen Eingang in Ganzkorper-PET-Tomographen.
B Tab. 2.2 gibt eine Ubersicht iiber heute gebriuchliche
PET-Szintillatoren mit wichtigen physikalischen Eigen-
schaften [57].

Die Wahl eines PET-Szintillators hingt also von einer
Vielzahl physikalischer und anderer Parameter ab, die die
jeweiligen Anbieter verschieden gewichten. Grundsitzlich
sollten Detektoren eine hohe Effizienz, eine hohe rdaumli-
che Auflosung, kurze Totzeiten und eine hohe Zeit- und
Energieauflosung bieten. Auflerdem miissen im Hinblick
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B Tab. 2.2 Physikalische Eigenschaften herkémmlicher PET-
Detektormaterialien

Eigenschaft Nal(Tl) BGO LSO GSO
Dichte (g/ml) 3,67 713 74 6,7
Effektive Z 51 74 66 61
Szintillationszeit (ns) 230 300 35-45 30-60
Photonen (pro MeV) 38.000 8200 28.000 10.000
Lichtausbeute (% Nal) 100 15 75 25
Hygroskopisch Ja Nein Nein Nein

auf das notwendige grofle Detektorvolumen die Material-
kosten in einem bezahlbaren Rahmen bleiben [60].

Als Photonenverstirker wurden bisher ausschliellich
»photo multiplier tubes« (PMT) verwendet. Eine genaue
Beschreibung der PMTs findet sich in [29]. Durch die Ent-
wicklung der PET/MR und der Tatsache, dass PMTs zum
Einsatz in Magnetfeldern nicht geeignet sind, wurden in
den letzten Jahren alternative Photonendetektoren auf
Halbleiterbasis fiir die Verwendung in der PET entwickelt.
Thren ersten Einsatz fanden »averlange photo diodes«
(APD) und »silicon photo multiplier« (SiPM) in den bis
dato erhéltlichen PET/MR-Systemen. Ein erstes PET/CT-
System mit SiPM-Technologie ist seit kurzem kommerziell
verfiigbar. Thre Vorteile liegen in einer Erhchung der Sen-
sitivitdt und einer Verbesserung der Zeitauflosung [70].

Derzeit werden in PET- (und PET/CT-)Tomographen
3 Kristallmaterialien verwendet: BGO, GSO und LSO (eine

detaillierte Diskussion findet sich z. B. in [64] und [50]).
Alle Materialien erfiillen bei Kopplung an einen Photonen-
verstarker im Allgemeinen folgende Anspriiche:

kurze Schwichungslidnge (< 1,5 cm)

hoher photoelektrischer Effekt (> 0,3)

kurze Abklingzeit (< 100 ns)

iiberschaubare Kosten (< $ 20 pro ml)

hohe Lichtausbeute (> 8.000 Photonen pro MeV)

Jede dieser Forderungen beeinflusst das Zahlratenverhal-
ten eines PET-Tomographen. B Tab. 2.2 zeigt aber auch,
dass eigentlich keines der gdngigen PET-Detektormateria-
lien alle diese Forderungen gleichermaflen erfiillt und so
die Wahl des Detektors ein Kompromiss zwischen Kosten
und Nutzen ist.

Typischerweise stellen PET-Tomographen eine Anord-
nung von mehreren nebeneinander angebrachten Detek-
torringen dar, die zusammen eine axiale Untersuchungs-
linge von mindestens 15 cm iiberdecken. Demzufolge
werden liangere Untersuchungsbereiche (Torso, Ganz-
kérper) durch Uberstreichen des Bereichs durch mehrfach
versetzte PET-Positionen erreicht, indem der Patient
diskontinuierlich (neueste Systeme lassen auch kontinuier-
liche Messungen zu) durch den PET-Tomographen bewegt
wird. @ Abb. 2.7 zeigt derzeitige Detektormodule und
Anordnungen in PET-Geriten, die sich fiir Ganzkorper-
untersuchungen in Partial- und Vollring-Tomographen
unterteilen lassen.

Einige PET-Systeme sind zusitzlich mit sog. Septen
ausgestattet, d. h. mit Partialscheiben, die in die Zwischen-
raume der Detektorringe gefahren werden kénnen und so

Detektor

Blockdetektor

Segmentdetektor

Detektorblock

B Abb. 2.7a-f Schemata derzeitiger PET-Tomographen. a rotierender Partialring (nicht mehr kommerziell verfiigbar), b Vollring und
¢ Vollring aus Segmenten. Die Designs a und b basieren auf sog. Blockdetektoren (d, f), wéhrend e der Grundbaustein fiir das Design c ist.
In allen Féllen sind mehrere Einzelkristalle an einen Photonenverstarker gekoppelt. Durch spezielle Abgleichprozesse kann das aktivierte

Detektorelement eindeutig bestimmt werden
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z. B. den Streuanteil zwischen verschiedenen Detektorrin-
gen minimieren, aber ebenfalls die absolute Sensitivitat
beschrinken. Sind die Septen im PET-Gesichtsfeld, spricht
man von einer 2D-PET-Messung. Werden sie auflerhalb
des Gesichtsfelds geparkt und sind die Detektoren freige-
schaltet fiir Cross-ring-Koinzidenzen, spricht man von
3D-PET-Messungen. Die Vor- und Nachteile der 2D- und
3D-Messungen werden in [56] und [80] ausfiihrlicher be-
sprochen.

2.2 Kombinierte PET/CT

In technologischer Erweiterung der PET ist die kombinier-
te PET/CT eine nichtinvasive bildgebende Methode zur
Darstellung anatomischer und molekularer Zusammen-
hénge durch eine quasi-simultane Untersuchung. Seit der
Einfithrung des PET/CT-Prototypen im Jahr 1998 hat sich
die Technologie dieser Bildgebung rasant entwickelt [79].
Die Verwendung schneller PET-Detektormaterialien in
der PET/CT sowie die Nutzung der CT zur Schwéichungs-
korrektur [53] erlauben mittlerweile onkologische Ganz-
kérperuntersuchungen in weit weniger als 20 min. PET/
CT bringt auch einen logistischen Vorteil fiir den Patienten
und fiir den Kliniker, da beide Untersuchungen - soweit
klinisch indiziert — quasi-simultan akquiriert werden kon-
nen und nur ein einziger integrierter Befund erstellt wer-
den muss [6].

Trotzdem gibt es eine Reihe von méglichen methodi-
schen Fehlerquellen, vorrangig durch die Verwendung der
CT-basierten Schwichungskorrektur, die u. a. durch opti-
mierte Akquisitionsprotokolle umgangen bzw. minimiert
werden koénnen. Mit diesen Verbesserungen hat sich die
PET/CT als Bestandteil einer modernen diagnostischen
Bildgebung etabliert.

2.2.1 Retrospektive Bildfusion

In den 1990er-Jahren wurden erstmals ernsthaft Versuche
unternommen, Bilddaten verschiedener komplementérer
- zumeist neurologischer - Studien (CT und PET, MRT
und PET) zu registrieren und zu fusionieren [69], [74].
Diese Ansitze basierten auf linearen Registrierungsan-
sitzen, die die Bildvolumina in eine rdumliche Uberein-
stimmung brachten. Fiir das Hirn, das als starres Organ
interpretiert werden kann, ist ein linearer Registrierungs-
ansatz eine realistische Annahme. Allerdings trifft dies fiir
extrakraniale Untersuchungsregionen, in denen eine
raumliche Bildregistrierung ebenfalls von klinischem Nut-
zen sein kann, nicht mehr zu, weil weder die einzelnen
Organe als starr noch die Bewegung zwischen den Einzel-
untersuchungen als linear angesehen werden konnen. Eine

Bildfusion verschiedener und komplementarer Bildvolu-
mina des Thorax oder Abdomens bedingt daher nicht-
lineare Registrierungsansitze, die oft nicht oder nur halb
automatisierbar sind, in jhrer Registrierungsgenauigkeit
bisher nicht standardisiert iiberpriift werden kénnen und
im weiteren klinischen Umfeld wegen ihrer Komplexitat
bisher keine routinemiflige Verbreitung gefunden haben
[49].

Obwohl die retrospektive Bildfusion mittels Software,
besonders durch die Erfolge in der neurologischen
Forschung, erheblich zur Akzeptanz der Idee einer multi-
modalen Bildgebung beigetragen hat, konnten sich ent-
sprechende Ansitze flir Anwendungen auflerhalb des
Hirns bisher in der klinischen Praxis nicht vollstindig
durchsetzen. Deshalb wurde, basierend auf der Akzeptanz
und Verfiigbarkeit von PET und CT, in den 1990er-Jahren
begonnen, eine PET/CT-Hardwarefusion mit dem Ziel zu
planen, ein diagnostisches Instrument zur nichtinvasiven,
anatomisch-metabolischen Bildgebung zu erstellen, das in
der Routine verwendet werden kann und fiir die Therapie-
planung und Verlaufskontrolle gleichermaflen effizient ist.
Insbesondere durch die zunehmende Bedeutung von PET-
Untersuchungen mit hochspezifischen Tracern, die keine
anatomische Hintergrundinformationen im PET-Bild
mehr enthalten, wird eine prospektive Bildregistrierung
mittels einer Hardwarefusion unabdingbar.

2.2.2 Der PET/CT-Prototyp

Der erste PET/CT-Tomograph wurde im Mai 1998 am
Medical Center der University of Pittsburgh (USA) instal-
liert und war bis zum Juli 2001 in Betrieb (8 Abb. 2.8a). Der
PET/CT-Prototyp stellt bis heute ein Maximum an Integ-
ration der Hardware-Komponenten dar. Die CT- und PET-
Komponenten waren auf der Vorder- und Riickseite eines
gemeinsamen rotierenden Aluminiumtragers montiert,
der mit 30 U/min rotierte. Die dufere Gantry war 168 cm
hoch und 170 cm breit mit einer Tunnelldnge von 110 cm.
Die transversale Offnung der Gantry war mit 60 cm genau-
so grof3 wie die der PET. Die CT- und PET-Komponenten
waren 60 cm in axialer Hauptachsenrichtung voneinander
entfernt [5].

Eine gemeinsame Patientenliege war vor der Gantry
installiert. Die koaxiale Untersuchungslange zur Akquisi-
tion von komplementiren CT- und PET-Daten war mit
100 cm etwas kiirzer als die eines dedizierten PET- oder
CT-Gerits. Wahrend der Designphase des Prototypen
waren die Akquisitions- und Rekonstruktionskonsolen
(Computer) nicht integriert. Der CT- und der PET-Teil
wurden von separaten Computern kontrolliert, die Schwé-
chungskorrektur und die Rekonstruktion der PET-Daten
erfolgten allerdings auf einem gemeinsamen Rechner. Ein
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Bildfusion

Vor Therapie

nach Therapie |

nach Therapie II

O Abb. 2.8a,b a Der Prototyp PET/CT integriert erstmals PET- und CT-Hardware. Eine PET/CT-Untersuchung erfolgte noch mittels zweier,
relativ unabhangiger Konsolen. b FDG-PET/CT (Prototyp) bei der Verlaufskontrolle eines Patienten mit fortschreitendem Kopf-/Hals-Tumor

nach zwischenzeitlichen Operationen

adaptiertes Visualisierungsprogramm diente der Darstel-
lung der fusionierten PET/CT-Daten und der Auswertung
(Lokalisation und Quantifizierung) von PET-Mehranrei-
cherungen. In den 3 Jahren des klinischen Testbetriebes
wurden mehr als 300 onkologische Patienten untersucht
(8 Abb. 2.8b). Die ersten klinischen Studien deuteten dabei
auf eine Modifikation der klinischen Information in 30 %
der Falle mittels PET/CT im Vergleich zu den Einzelmoda-
litdten CT und PET [28]. In spiteren Studien mit neueren
PET/CT-Gerdten und mit lingeren Erfahrungen im Um-
gang mit PET/CT reduzierte sich der Anteil der durch
PET/CT modifizierten Krankheitsbeschreibungen auf
etwa 10-15 % [31].

2.2.3 CT-basierte Schwachungskorrektur

Neben der intrinsischen Bildfusion der in einer kombi-
nierten PET/CT-Untersuchung aufgenommenen CT-
und PET-Datensitze konnen die CT-Transmissionsbilder
auch zur Schwichungs- und Streukorrektur (8 Abb. 2.3,
O Abb. 2.4) der Emissionsdaten verwendet werden [54].
O Abb. 2.9 vergleicht die Aufnahmeprotokolle inklusive
Transmissionsmessung fiir eine PET- und eine PET/CT-
Ganzkorperuntersuchung. Wie aus dem Vergleich ersicht-
lich, entfillt bei einer PET/CT-Untersuchung der PET-
Transmissionsscan bzw. wird durch die CT-Messung voll-
standig ersetzt.
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Axialer
Scanbereich

Patientenliege

Gantry

b Topogram

"‘ »
Transmission

Emission Korrigierte Emission

d v

Emission Korrigierte Emission

B Abb. 2.9a,b Ganzkorperuntersuchungen mit a PET und b PET/CT. a In der PET durchlduft der applizierte Patient eine Transmissions- (TX)
und Emissionsmessung, die beide mit einem schrittweise (iberlappenden Tischvorschub erfolgen. TX erfolgt mit ®3Ge-Stab- oder '37Cs-
Punktquellen. Die gesamte Untersuchungszeit betrdgt fur den unterlegten axialen Untersuchungsbereich ~ 1 h. b In der PET/CT wird das
axiale Untersuchungsfeld nach Akquisition eines Topogramms definiert. Der TX wird durch die CT mit kontinuierlichem Tischvorschub
(Spiral-CT) ersetzt. Die Emissionsmessung erfolgt wie bei der PET. Durch die kiirzere CT dauert die gesamte Untersuchung nun weniger als
30 min. Mit der PET/CT liegen zusatzlich intrinsisch korrelierte CT-Bilder zur Befundung vor

Herkdmmliche PET-Transmissionsmessungen waren
zeitaufwindig und nahmen fiir eine typische Ganzkorper-
untersuchung zwischen 10 und 20 Minuten in Anspruch.
Da die Transmissionsmessungen zumeist im Postinjekti-
onsmodus aufgenommen wurden, d. h. mit dem bereits
injizierten Patienten, waren die Transmissionsmessungen
durch die detektierten Ereignisse aus der Emissionsaktivi-
tat im Patienten kontaminiert. Die am haufigsten verwen-
deten PET-Transmissionsquellen waren mit %Ge gefiillte
Stabquellen, die um den Patienten rotierten (8 Abb. 2.9a),
woraus die Schwichung entlang aller in der Emissionsmes-
sung erfassten Detektorkombinationen berechnet werden
konnte. Wegen der Halbwertszeit von 268 Tagen mussten
diese *®Ge-Stabquellen regelmifig, fast im Jahresrhyth-
mus, kostenpflichtig erneuert werden.

Die Verwendung der CT-Transmissionsdaten anstelle
herkémmlicher PET-Transmissionsmessungen birgt da-
her eine Reihe von methodischen Vorteilen. Zum einen
kann die Gesamtuntersuchungszeit um bis zu 40 % redu-
ziert werden, weil eine CT des Ganzkorpers in ungefihr
1 Minute akquiriert ist und damit nur den Bruchteil einer
PET-Untersuchungsdauer ausmacht [73]. Zum anderen ist
die dquivalente Quellenstirke rund 6 Gréflenordnungen

hoher, sodass eine Kontamination durch die Patienten-
aktivitat in der CT-Transmissionsmessung ausgeschlossen
werden kann.

@ Abb. 2.10 zeigt das Schema der CT-basierten Schwi-
chungskorrektur. Da die Rontgenréhre einer polychroma-
tischen Strahlungsquelle mit bis zu 140 kVp entspricht,
miissen die Schwichungskoeffizienten auf die Werte bei
511 keV (PET) transformiert werden [53]. Grundlage der
CT-basierten Schwichungskorrektur ist die Annahme ei-
ner effektiven Energie des CT, von der — unter der weiteren
Annahme, dass nur der Compton-Effekt (Streuung) einen
entscheidenden Beitrag zur Wechselwirkung der Rontgen-
strahlung mit den Geweben leistet — die Schwichungswer-
te fiir eine andere Energie (z. B. 511 keV fiir die PET) ska-
liert werden kénnen.

Diese lineare Skalierung ist eine valide Methode, so-
weit man Weichteilgewebe und Knochen unterscheiden
kann. Durch den hohen Anteil an Kalzium ist der Schwé-
chungskoeffizient von Knochen fiir CT-Energien stark
verschieden von dem der Weichteile (8 Abb. 2.10) und be-
dingt damit einen eigenen Skalierfaktor [53]. Weichteil-
und Knochenanteile kénnen allerdings gut auf den CT-
Bildern separiert und segmentiert werden, und mithilfe
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B Abb. 2.10a-d a BeiVerwendung der CT als TX muss eine Transformation der CT-Schwachungswerte (u) von 30-140 keV auf die Energie
der PET (511 keV) erfolgen. b Daftir wird das CT-Bild in Weichteilgewebe und Knochen segmentiert. ¢ Die p-Werte jeder Pixelgruppe werden
mit einem eigenen Skalierfaktor (Sk) in p-Koeffizienten bei 511 keV transformiert. d Durch die hohe Quellenstarke der CT im Vergleich zu her-
kémmlichen Transmissionsquellen gehen eine Verbesserung der Transmissionsbildqualitdt und eine Verminderung des Bildrauschens einher

eines resultierenden bilinearen Skalierungsmodells fiir
beide Anteile kann man ein entsprechendes Schwichungs-
bild bei 511 keV erstellen (B Abb. 2.10), das dann zur
Schwichungskorrektur verwendet wird [54].

Die CT-basierte Schwichungskorrektur ist mittlerwei-
le Standard in allen PET/CT-Tomographen und hat gleich-
zeitig zu einer allgemeinen Akzeptanz von schwéchungs-
korrigierten (und damit quantitativen) PET-Daten in der
Onkologie gefiihrt, was zu Zeiten von dedizierten PET-
Tomographen allein nicht in allen klinischen Zentren der
Fall war.

2.2.4 Kommerzialisierung der PET/CT

Mit dem unmittelbaren klinischen Interesse an intrinsisch
fusionierten PET- und CT-Bildern sowie an einer routine-
mafig verfligbaren, rauscharmen Schwichungskorrektur
wuchs das Interesse an einer kommerziellen Verbreitung
von PET/CT-Geriten. Wihrend die Einzelkomponenten

der Prototyp-PET/CT fiir eine Evaluierung der Idee eines
kombinijerten PET/CT-Tomographen ausreichten, so ent-
sprachen sie schon bald nach ihrer Einfiihrung nicht mehr
dem Stand der Technik und den Anspriichen, die inzwi-
schen von den potenziellen PET/CT-Anwendern an eine
mogliche Folgekombination aus CT und PET gestellt wur-
den. @ Tab. 2.3 gibt einen Uberblick iiber die Limitationen
der ersten PET/CT fiir einen prognostizierten Einsatz in
der klinischen Routine mit einem hohen Patientendurch-
satz.

Fiir ein {iberarbeitetes Design eines PET/CT-Tomogra-
phen wurde insbesondere der Neuentwurf einer Patienten-
liege als integraler Bestandteil einer reproduzierbar ge-
nauen Patientenlagerung gefordert. Wegen der axialen
Versetzung der CT- und PET-Komponenten in einem
kombinierten Design (8 Abb. 2.8, B8 Abb. 2.9) muss die Pa-
tientenliege so konstruiert sein, dass es mit zunehmender
Untersuchungslange zu keiner fehlerhaften vertikalen Re-
gistrierung kommt, wie es beim PET/CT-Prototypen der
Fall war. In kommerziellen PET/CT-Geriten sind die PET-
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B Tab. 2.3 Eigenschaften und Limitationen des Prototyps PET/CT sowie Schlussfolgerungen fiir PET/CT-Folgetypen

Prototyp-Design

Partial-Ring-PET (ECAT ART)
fur Ganzkorper)

1-Zeilen-Spiral-CT

(1990er-Jahre-Technologie) notwendig

PET und CT rotieren mit 2 s Umlaufzeit

limitiert
Transversales CT-Gesichtsfeld < PET-
Gesichtsfeld

100 cm koaxiale Untersuchungsléange

Nichtfixierte Liegenauflage
und PET moglich

Unabhédngige Konsolen

Raumlich limitierter Zugang fiir Service

und CT-Komponenten hintereinander montiert. Spezielle
Liegensysteme sind erforderlich, um eine genaue axiale
und vertikale Positionierung der Patienten im CT- und
PET-Teil der PET/CT-Untersuchung zu ermdglichen.
O Abb.2.11 gibt einen Uberblick iiber realisierte Patienten-
lagerungssysteme in kombinierten PET/CT-Geraten.

Mit der Prototyp-PET/CT dauerte eine Ganzkorper-
untersuchung vom Kopf-Hals-Bereich zur Symphyse etwa
1 h (Topogramm, CT, PET). Dieser recht hohe Zeitauf-
wand war bedingt durch notwendige Kiihlperioden der
Rontgenrohre beim Uberstreichen ausgedehnter axialer
Untersuchungsbereiche. Der verwendete CT-Teil ent-
sprach der ersten Generation einer Spiral-CT und war
noch nicht auf hochaufgeloste CT-Untersuchungen ausge-
dehnter Untersuchungsareale ausgerichtet. Zusétzlich wa-
ren die Zihlraten des verwendeten PET-Moduls - einem
Partialringtomographen (ECAT ART [81], [82]) - nicht
ausreichend hoch, um Emissionsmesszeiten von wesent-
lich weniger als 5 Minuten pro Bettposition zu erreichen.
Die Performance-Parameter der CT- und PET-Entitaten
mussten also wesentlich verbessert werden, um dem Stand
der Technik der CT- und PET-Entwicklung zu entsprechen
(B Tab.2.3).

Eine weitere Limitation der Prototyp-PET/CT im Hin-
blick auf die Verwendung als Planungsinstrument fiir die
Strahlentherapie mit verschiedenen Lagerungshilfen war
der nicht ausreichende Durchmesser der Gantry-Offnung
von 60 cm und das gemessene maximale CT-Gesichtsfeld
von 45 cm, das damit 15 cm kleiner als das entsprechende
Gesichtsfeld der PET war. Somit konnten Patienten nicht
mit ihren Lagerungshilfen (Vakuumkissen, Armlagerun-

Konsequenz (Onkologie)

Limitierte Effizienz, lange Messzeit (= 1 h

Réhrenleistung gering, Kiihlperioden

CT-Untersuchungen mit i.v.-Kontrastmittel

Bildartefakte bei groBem Patientenumfang,

verfélschte Schwachungskorrektur

Ganzkdrperuntersuchungen beschrankt
(von Kopf bis Oberschenkel)
Relative vertikale Deflektion zwischen CT

Akquisitionsprotokoll nicht integriert

Serviceschwierigkeiten

PET/CT-Designziele

Hohe Effizienz, hohe Auflésung

Hohe Rohrenleistung flr schnelle,
kontinuierliche Scans

Umlaufzeit<1s

Angleichen des CT-Gesichtsfelds
an die PET

200 cm Untersuchungslénge fiir
Gesamtkorperuntersuchung

Keine weitere Deflektion der Liege
nach Patientenlagerung

Eine integrierte Akquisition, integrierte
Befundung

Voller Servicezugang

gen, Referenzmarkern) positioniert werden, weil der Tun-
neldurchmesser zu klein war. AufSerdem war das rekons-
truierte CT-Bild bei sehr groflen Patienten so beschrénkt,
dass es zu Abschneideartefakten kam, die bei Verwendung
der CT-Bilder zur Schwichungskorrektur zu einem Fehler
der rekonstruierten PET-Aktivitat fiihrten [15].

2.2.5 Technische Neuentwicklungen
in der PET/CT

Mit der kommerziellen Einfithrung von PET/CT im Jahr
2000 wuchs das Interesse an dieser kombinierten Bild-
gebung sprunghaft. Seither sind insbesondere bei nuklear-
medizinischen und radiologischen Jahreskonferenzen
Neuentwicklungen zu verfolgen, die sich nicht nur auf
technologische Aspekte, sondern auch auf neue Entwick-
lungen der Akquisitions- und Evaluierungs-Software be-
ziehen. @ Tab. 2.4 zeigt eine Zusammenfassung der ver-
schiedenen Generationen. Die 4 Generationen von PET/
CT-Designs unterscheidet sich hauptsichlich in der Wahl
der PET-Detektormaterialien und der CT-Komplexitat
(Anzahl der Detektorzeilen, Rontgenréhre) sowie der Im-
plementation von PSF-Rekonstruktionen. Auch ist allen
Designs die Kombination aus einer Spiral-CT und einer
Voll-Ring-PET gemeinsam. Die 5°Generation von PET/
CT unterscheidet sich in durch die heterogene Einfithrung
technischer Neuerungen wie PET-Aufnahmen mit konti-
nuierlichem Bettvorschub, der Implementierung von
Atembewegungskorrektur bzw. die Ersetzung der PMT
durch SiPMs als Photonendetektoren.
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d

B Abb. 2.11a-db Beispiele von Patientenlagerungssystemen in der kommerziellen PET/CT. a Ein in der Hauptachse der Gantry bewegliches
Schienensystem, b eine herkdmmliche Lagerung wird auf einem Schienensystem um den Abstand der CT- und PET-Komponenten ver-
schoben, c ein zusétzliches Tragersystem wird innerhalb der Gantry installiert, um vertikale Reflexionen abzufangen, d die Patientenliege ist
fixiert, und die kombinierte Gantry bewegt sich entlang der Hauptachse (mit Materialien von David Townsend, Singapore)

O Tab. 2.4 PET/CT-Gerateentwicklung mit Hauptmerkmalen der CT, PET und Anwendungen. Die meisten PET/CT werden im
3D-Modus (septenlos) betrieben. Als Detektormaterialien fir die PET wird mittlerweile fast ausschlieBlich LSO verwendet. Herkomm-
liche PET-Transmissionsquellen (PET-TX) sind nur noch optional erhéltlich. Die Gesamtuntersuchungszeiten kdnnen mit den jewei-

ligen Installationen variieren

Generation Gerat Abbildung cT PET Hauptanwendung
Prototyp SMART N = 1; spiral Partialring Onkologie
80cmin 240 BGO-3D
PET-TX-Quellen
GK'in 60 min
2. Generation  Discovery LS N = 2,4; spiral Vollring Onkologie
(2000-2003) 80cmin 30-80s BGO-2D/-3D Ganzkorper (GK)
PET-TX-Quellen Strahlentherapie-
GKin ~ 30 min planung
Biograph N = 1,2; spiral Vollring
Classic BGO-/LSO-3D

GKin ~ 30 min
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O Tab. 2.4 (Fortsetzung)

Generation Gerat Abbildung cT PET Hauptanwendung
3. Generation ~ Gemini XL N = 8, 64; spiral Vollring Onkologie
(2003-2006) GSO-3D Ganzkorper (GK)
PET-TX-Quellen Strahlentherapie-
GKin ~ 20 min planung
Kardiologie
Discovery ST N = 8, 16, 64; spiral Vollring
80cmin20-30s BGO-2D/-3D
PET-TX-Quellen
GKin < 30 min
Biograph N =6, 16, 64; spiral Vollring
Sensation LSO-3D
16, 64 GKin < 20 min
4.Generation  Discovery - N =16, 64 Vollring Onkologie
(ab 2006) RX, 690 LYSO 3D Gating (RT)
GKin < 20 min Kardiologie
Gemini TF, = N =16, 40, 64 Vollring
BB 3 LSO 3D, Time-of-
flight
GKin <20 min
Biograph N =40, 128 Vollring
TruV, mCT LSO 3D, TOF
GKin <20 min
Anyscan N=16 Vollring Onkologie
| LSO 3D

GKin <20 min

5. Generation  Vereos PET/
cT

Vollring Onkologie
LSO 3D, TOF Gating (RT)
GKin Kardiologie
>5min

N = 20, 40, 64, 128 Vollring
LSO 3D, TOF
GKin
>5 min

Biograph
mCT Flow

Discovery N =16, 64, 128 Vollring

- : L1
=
-
; 55;..
PET/CT 710 i i = . LBS 3D, TOF

Optima PET/ ——, N=38,16 Vollring Onkologie
CT 560 f I BGO 3D
=
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B Abb. 2.12a-d Zahlratenverhalten (gemessen als NEC) fiir BGO- und LSO-PET und PET/CT-Tomographen. a Im Fall einer 2D-PET-Messung
mit vor die Detektorringe geschobenen Septen, b ist die Zahlrate bei niedrigen Aktivitdtskonzentrationen limitiert und kleiner als die im Fall
von 3D-PET-Messungen. c Die Verwendung von schnellen PET-Szintillatormaterialien erlaubt hdhere Zahlraten, insbesondere durch eine Ver-
minderung der Totzeiteffekte bei hohen Aktivitatskonzentrationen. In d sind die Septen innerhalb eines getffneten PET-Systems gezeigt

2.2.6 PET-Entwicklungen

PET-Detektormaterialien

Es bestehen signifikante Unterschiede in der Wahl des Ak-
quisitionsmodus und des Detektormaterials zwischen den
einzelnen PET/CT-Modellen. Bisher waren sowohl Nal
(TD) als auch BGO die Detektormaterialen der Wahl fiir
PET (B Tab. 2.2). Obwohl BGO als bisheriges Standardde-
tektormaterial der PET eine hohere Detektionseffektivitit
fir 511-keV-Photonen hat, ist die Lichtausbeute im Ver-
gleich zu Nal nur etwa 15 % (B Tab. 2.2).

Die Einfithrung schnellerer Kristallmaterialien wie
GSO und LSO erlauben es, die Zihlrate der PET zu erho-
hen. Dabei bezieht sich das Adjektiv »schnell« auf die Tat-
sache, dass bei diesen Detektormaterialen Verdnderungen
in Kristallgittern solcherart vorgenommen wurden, so dass
die Szintillationszeit des Kristalls nach Eintreffen und De-
tektion eines Annihilationsphotons (8 Abb. 2.1) sehr
schnell abnimmt. Mit BGO betragen diese Szintillations-
zeiten etwa 300 ns, mit LSO bzw. GSO dagegen nur 40 ns
bzw. 60 ns (B Tab. 2.2). Durch die kiirzeren Szintillations-

zeiten wird der Detektor schneller fiir neue Ereignisse
verfiigbar, da das vorherige Ereignis schneller verarbeitet
werden kann.

Zusitzlich zur kurzen Szintillationszeit haben die neu-
en Materialien wie LSO und GSO auch eine hohere
Lichtausbeute im Vergleich zu BGO. Das heif3t, dass die
Menge an sekundiren Szintillationsphotonen, die zum
elektronischen Signal beitragen, um mindestens 20 %
hoher ist als mit BGO. Dadurch verbessert sich die Statis-
tik des Messsignals, und weitere Optimierungen an der
Elektronik kénnen ohne Verlust an Messgenauigkeit vor-
genommen werden. Eine solche Verbesserung ist die Adap-
tion der nachfolgenden Messelektronik — mit einer entspre-
chenden Anpassung der Taktzeit — an die Mdoglichkeiten
von LSO und GSO. Durch die Verwendung schneller
Detektoren kann das Zahlratenverhalten insgesamt deut-
lich verbessert werden. Das Zahlratenverhalten wird durch
die sog. NEC (»noise equivalent countrate«) beschrieben,
die sich aus den wahren Koinzidenzen (»trues«) und dem
Streuanteil (»scatter«) sowie den zufélligen Koinzidenzen
(»randoms«) berechnet (8 Abb. 2.4). Je nach PET-System
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O Abb. 2.13a,b a Durch die Erweiterung des axialen Gesichtsfelds kann die Empfindlichkeit der PET-Komponenten erheblich gesteigert
werden. Dadurch werden kiirzere Untersuchungszeiten moglich bzw. die Verwendung geringerer applizierter Aktivitditsmengen nétig.

b Abdeckung einer Torso-Untersuchungsldange durch 7 Bettpositionen in der herkdmmlichen PET gegenlber 5 Bettpositionen mit einem
PET mit erweitertem axialem Gesichtsfeld (Beispiel von David Townsend, Singapore)

wird eine hohe Zihlrate oft erst bei hheren Aktivitatskon-
zentrationen erreicht, was eine hohere applizierte Aktivi-
titsmenge (d. h. Dosis) impliziert. @ Abb. 2.12a zeigt die
NEC-Kurven fiir BGO- und LSO-PET-Tomographen, ge-
messen nach dem NEMA-NU-2001-Standard. Die NEC-
Kurven hingen nicht nur vom PET-Detektormaterial, son-
dern von anderen physikalischen und designspezifischen
Parametern ab, die hier im Einzelnen nicht erldutert wer-
den sollen (s. daher [76], [83]).

3D-PET und erweitertes axiales Gesichtsfeld

@ Abb.2.12b zeigt einen Vergleich der Zéhlraten fiir den Fall
einer 2D- und 3D-Akquisition. Im Fall einer 3D-Akquisiti-
on wird die applizierte Aktivitat besser genutzt, weil mehr
Ereignisse bei gleicher applizierter Dosis erfasst werden
konnen. Allerdings ist unter diesen Ereignissen auch ein
erhohter Anteil an zufélligen Koinzidenzen (»randoms«)
und gestreuten Ereignissen (»scatter«). Die NEC in 3D ist
fiir kleinere Aktivititskonzentrationen hoher als in 2D, wie
aus @ Abb. 2.12b ersichtlich ist. Aus praktischer Sicht heif3t
das, dass fiir das gleiche Signal-zu-Rausch-Verhéltnis (SNR)
in den Rohdaten in 3D weniger Aktivitat notwendig ist als

in 2D, oder fiir das gleiche SNR die Emissionsscanzeit in 3D
gegeniiber der in 2D reduziert werden kann.

Die erweiterten Moglichkeiten der 3D-PET haben
dazu gefiihrt, dass in der Mehrzahl der PET/CT-Tomogra-
phen (B Tab. 2.4) ausschliefSlich der 3D-Akquisitionsmo-
dus verfiigbar ist. Aus der bisherigen Praxis mit PET und
PET/CT ist bekannt, dass eine 3D-Akquisition kombiniert
mit einem schnellen Detektormaterial kiirzere Unter-
suchungszeiten und einen hoheren Patientenkomfort als
herkdmmliche PET-Gerdte erlaubt, und damit insbeson-
dere in der PET/CT in einer geringeren Wahrscheinlich-
keit von bewegungsinduzierten Fehlregistrierungen (z. B.
im Kopf-Hals-Bereich) resultiert. Durch die Verwendung
eines 3D-Akquisitionsmodus kann auf die Installation ei-
nes Septenkonstrukts im PET-System verzichtet werden,
was Kosten spart und gleichzeitig die Gantry kompakter
werden lasst.

Neue PET-Komponenten in PET/CT-Systemen sind
mit einem erweiterten axialen Gesichtsfeld (bis zu 22 cm)
verfiigbar (B Abb. 2.13). Es zeigt sich, dass zur Erhhung
der Detektionseffizienz (synonym mit der Sensitivitit der
PET-Messung) eine Erweiterung des axialen Gesichtsfel-
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B Abb. 2.14a-c aIn einer konventionellen PET-Aufnahme formen zwei Annihilationsphotonen eine LOR. Damit wird der Tracer gleichmaBig
verteilt entlang einer LOR lokalisiert. Mittels TOF-PET kann der Ort der Annihilation (Tracer) eingegrenzt werden. b Dies geschieht durch Mes-
sung der Zeitdifferenz beider Annihilationsphotonen. ¢ Die durch TOF-PET verbesserten Signal-Rausch-Verhdltnisse lassen sich in eine ver-

besserte Bildqualitat der PET-Daten umsetzen

deskostengiinstiger ist als eine Vertiefung der bestehenden
Detektoren (von 20 mm auf 30 mm). Fiir das Biographsys-
tem beispielsweise erlaubt die Verwendung von einem
Drittel mehr Detektormaterial (durch die axiale Gesichts-
felderweiterung) eine Erhéhung der Sensitivitit um knapp
80 %. Mit einer derart modifizierten PET kann eine gege-
bene axiale Untersuchungsldnge in weniger Bettpositionen
abgedeckt und damit eine Reduktion der Gesamtuntersu-
chungszeit umgesetzt werden.

Time-of-flight-PET

Die letzten Jahre zeigten eine Weiterentwicklung der PET-
Detektortechnologie, die ausschlief3lich in PET/CT-Tomo-
graphen und nicht mehr (retrospektiv oder prospektiv) in
alleinigen PET-Tomographen verfiigbar ist. Diese Ent-
wicklungen beziehen sich auf die Verfiigbarkeit von Time-
of-flight-PET, einer Methode, bei der durch zusitzliche
Messung der zeitlichen Differenz der Detektion der Anni-
hilationsphotonen eine verbesserte Ortung der Tracerver-
teilung entlang der LORs moglich ist (8 Abb. 2.14).

TOF-PET wurde bereits in den 1980er-Jahren bespro-
chen [22] und ist seit 2006 erstmals kommerziell verfiigbar
[51]. Die TOF-PET fiihrt nicht zu einer hoheren raumli-
chen Auflosung, sondern vielmehr zu einem verbesserten
Signal-Rausch-Verhaltnis in Abhéngigkeit von der Objekt-
grofle [23]:

SNR_TOF ~ SNR_nonTOF x~D/Ad

D entspricht dem Patientendurchmesser und Ad der ort-
lichen Wahrscheinlichkeit der Annihilation. Die derzeit
verfiigbaren Zeitauflosungen der PET-Komponenten in
TOEF-PET-Geriten liegen klinisch bei etwa 600 ps oder we-
niger, was Ad von ca. 9 cm oder weniger entspricht und in
einem Patienten mit Normalgrof3e zu einem 2-fach verbes-
serten SNR fithrt. Mit SiPM-basierten Detektoren lassen
sich auch schon Zeitauflosungen von etwa 350 ps errei-
chen. Im klinischen Alltag kann TOF-PET zur Reduktion
von verwendeten Tracermengen oder zur Verkiirzung von
Scanzeiten verwendet werden [61].
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B Abb. 2.15a-c a Die Punktbildverwaschungsfunktion (PSF) eines PET-Systems ist variabel. Sie kann durch Referenzmessungen im gesamt-
en Gesichtsfeld bestimmt werden. Durch Kenntnis der PSF und Adaption der Bildrekonstruktion wird eine Verbesserung der Kontrastauf-
16sung erreicht. Somit kdnnen Auflésungen erreicht werden, die an die physikalische Auflésungsgrenze der PET heranreichen. Damit kdnnen
Strukturen, die den radioaktiven Tracer aufgenommen haben, detaillierter dargestellt und zuverléssiger von der Umgebung abgegrenzt wer-
den. Koronare FDG-PET-Aufnahme vor b und nach c Verwendung einer PSF-basierten Bildrekonstruktion

PSF-Rekonstruktion

Eine weitere technische Weiterentwicklung, die sich aller-
dings nur auf die Postakquisition der PET-Daten bezieht,
ist die Verwendung von Rekonstruktionsmethoden, die
intrinsisch die rdumliche Auflsung des Systems beriick-
sichtigen und somit auch die systembedingten Asymmet-
rien der »point spread function« (PSF), also der Abbil-
dungsfunktion des Tomographen, fiir eine Punktquelle
helfen auszugleichen. Die Kenntnis der PSF (z. B. durch
Messung an Referenzpunkten im Gesichtsfeld der PET)
kann in den Bildrekonstruktionsalgorithmus eingebunden
werden [66] und fithrt dann zu einem hoheren Bildkont-
rast. Diese Art der Bildrekonstruktion gehort heute zu den
Standardrekonstruktionen in neuen PET/CT-Systemen
(B Abb. 2.15).

2.2.7 CT-Entwicklungen

Allen PET/CT-Tomographen ist gemein, dass die CT-
Komponenten kommerziell verfiigbaren CT-Tomogra-
phen mit einer maximalen Zeilenzahl bis zu 128 entspre-
chen. Mit der Verfiigbarkeit von Spiral-CT mit 40 oder 128
Detektorzeilen innerhalb einer PET/CT empfehlen sich

kardiologische Schwerpunkte [34], [62] sowie Moglichkei-
ten fiir dedizierte Gating- Applikationen, die schnelle und
getriggerte CT-Aufnahmen bedingen [63], [79].

@ Abb. 2.16 zeigt die Entwicklung der Multi-Spiral-CT
in den letzten 25 Jahren anhand ausgewéhlter Parameter.
Unter der Annahme, dass typische Untersuchungsareale
(Kopf/Hals, Thorax, Abdomen) jeweils etwa 30 cm ent-
sprechen, zeigt der Graph die typische CT-Untersuchungs-
zeit und bestmogliche Kollimation. Es ist offensichtlich,
dass der Trend der Entwicklungen der Mehrschicht CT
(MSCT) hin zu schnelleren Untersuchungszeiten bei
gleichzeitiger Verbesserung der rdaumlichen Auflésung
geht.

Wihrend der Prototyp noch mit einer CT mit einer
maximalen Rohrenleistung von 40 kW und einer Rotati-
onszeit von 0,8-1,5 s bei einer einzelnen Detektorschicht
ausgestattet war, konnen moderne MSCT-Gerite mit einer
vielfach hoheren Rohrenleistung schneller rotieren und
tiber lingere Untersuchungszeiten hinweg gleichmafig
hohe Rohrenstrome liefern. Dies ist besonders dann von
Bedeutung, wenn fiir das initiale Staging eine optimale CT-
und PET-Qualitéit gefordert wird [55], sodass separate CT-
und PET-Untersuchungen durch eine gemeinsame PET/
CT-Untersuchung ersetzt werden konnen.
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B Abb. 2.16 Ausgewabhlte historische Entwicklungsparameter der CT am Beispiel eines limitierten axialen Scanfeldes, z. B. Kopf/Hals, Thorax
oder Abdomen (alle etwa 30 cm) (mit Unterstitzung durch Prof. Dr. M. KachelrieB, Institut fur Medizinische Physik, Erlangen)

2.2.8 Software-Entwicklungen

2.2.9 PET/CT-Akquisitionsprotokolle

Im Gegensatz zu den ersten PET/CT-Geriten offerieren
die nachfolgenden Geritegenerationen eine integrierte
PET- und CT-Akquisitionssoftware, die auf einem einzi-
gen Rechner - der Konsole - installiert ist. Der Benutzer
hat damit die Moglichkeit, verschiedene Untersuchungs-
protokolle zu definieren und auf dem gleichen Computer
zu initiieren. Alle definierten Untersuchungsschritte (To-
pogramm, CT, PET) konnen automatisch oder semiauto-
matisch gestartet werden, wobei der jeweilige notwendige
Datentransfer automatisiert im Hintergrund abléduft
(8 Abb.2.17). Nach der Korrektur und Rekonstruktion der
PET-Daten stehen diese und die CT-Bilder zur Befundung
zur Verfiigung.

Die CT-basierte Schwichungskorrektur ist mittler-
weile Standard in allen PET/CT-Geriten. Gleichermaflien
basiert in allen verfiigbaren PET/CT-Tomographen die
Rekonstruktion der PET-Daten auf iterativen Rekonstruk-
tionsalgorithmen (B Abb. 2.5), die eine verbesserte Bild-
qualitdt insbesondere in Bereichen mit hohem Rauschen
ermoglicht. Zusitzlich kann die anatomische Hinter-
grundinformation zur Gewichtung der PET-Rekonstruk-
tion verwendet werden [30].

Im Anschluss an die Bildrekonstruktion werden die
PET/CT-Aufnahmen auf einer separaten Konsole befun-
det, zum einen, um nicht mit den Aufnahmeprotokollen
an der PET/CT-Konsole zu interferieren, und zum ande-
ren, um dedizierte Visualisierungshilfen, die haufig auf
separaten Rechnern installiert sind, zu nutzen.

Wie in B Abb. 2.9 gezeigt, basiert das eigentliche Untersu-
chungsschema einer PET/CT-Untersuchung auf dem einer
PET-Ganzkorperuntersuchung [9]. Dabei wird der Patient
nach erfolgter Patientenaufkldrung auf der Patientenliege —
typischerweise in Riickenlage mit iitber dem Kopf gelagerten
Armen - fiir das Topogramm positioniert. Das Topogramm
wird wihrend einer kontinuierlichen Bettbewegung mit der
in einer bestimmten Position (z. B. anterior-posterior) fi-
xierten Rontgenrohre aufgenommen und entspricht damit
einer normalen Rontgenaufnahme eines ausgedehnten axi-
alen Untersuchungsbereichs. Im Gegensatz zur PET kann
auf dem Topogramm der zu untersuchende Bereich genau
definiert und unter Aussparung hochempfindlicher Organe,
wie z. B. der Augen, markiert werden. Dieser Bereich ent-
spricht der axialen Untersuchungsldnge sowohl der CT als
auch der PET, um eine fusionierte Darstellung und eine CT-
basierte Schwichungskorrektur des gesamten Untersu-
chungsbereichs zu gewahrleisten.

Im Anschluss wird der Patient in die Anfangsposition
der CT verschoben, wobei ein Ganzkorper-CT-Scan im
Allgemeinen als Einzelspirale in kraniokaudaler Richtung
erfolgt. Wenn intravendse Kontrastmittel fiir die CT ver-
wendet werden, sollten diese Untersuchungsprotokolle
modifiziert werden, um eine verbesserte Bildqualitit zu
erreichen [12]. Bei CT-Komponenten mit nur 1 oder 2
Detektorringen, also im Vergleich zur Multislice-CT rela-
tiv langsamen CT-Untersuchungen, werden zusétzlich In-
struktionen zur Atmung wihrend der CT gegeben, um
mogliche atmungsinduzierte Falschregistrierungen im
Bereich der Zwerchfellkuppe zu limitieren [7].
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B Abb. 2.17 Integration aller PET/CT-Protokollschritte auf einer Konsole

Nach der CT (~ 1 min) wird der Patient in die hintere
PET-Gantry verschoben, wo die Emissionsmessung in
kaudokranialer Richtung als Multibett-Studie [32] erfolgt
(seit kurzem ist auch ein Systeme erhaltlich, dass eine kon-
tinuierliche Aufnahme von CT und PET erlauben). Die
Definition der Emissionsmesszeit richtet sich meist nach
der Grofle des Patienten und der applizierten Aktivitit
[42], [43]. Im Allgemeinen wird eine Adaption der PET-
Messzeit einer gewichtsbezogenen Adaption der applizier-
ten Traceraktivitit bevorzugt [17]. Wihrend der Emissi-
onsmessung werden die CT-Bilder zur CT-Schwichungs-
korrektur verwendet, die schon wéihrend der PET-Mes-
sung auf die bereits akquirierten Bettpositionen verwendet
werden kann, um die Gesamtrekonstruktionszeit nach
Abschluss der PET/CT-Untersuchung zu minimieren.

2.2.10 Fehlerquellen und Optimierungen

Durch die Verwendung der CT zur Schwéichungskorrektur
in der PET/CT entstehen eine Reihe von methodischen
Fehlerquellen, die bei Nichtbeachtung zu signifikanten
Stérungen der PET/CT-Bildqualitit und damit zu einer
Beeintrichtigung der diagnostischen Wertigkeit der kom-
binierten Untersuchung fithren kénnen.

Strahlaufhdrtung

Strahlaufhartungsartefakte sind aus der CT bekannt und
stellen sich als Streifen entlang von Verbindungslinien mit
besonders hoher Schwichung (grofler Patienten-
querschnitt, besonders dichte Gewebe oder Implantate)

dar. Dabei wird das polychromatische Spektrum der Ront-
genphotonen bevorzugt im Bereich geringer Photonen-
energien geschwicht und somit die effektive Energie des
polychromatischen Roéntgenstrahls in Richtung hoherer
Energien verschoben. Signifikante Anderungen der effek-
tiven Strahlenenergie haben dann einen Einfluss auf die
Schwichungswerte im CT-Bild und konnen sich durch die
Rekonstruktion in entsprechenden Bildstérungen duflern.

In Vorhersehung dieser Fehlerquelle werden in einer
einzelnen CT-Untersuchung, z. B. des Thorax, die Pa-
tienten mit iiber dem Kopf gelagerten Armen positioniert.
Das verhindert die ansonsten entstehenden Aufhértungs-
artefakte, wenn die Arme am Koper gelagert wiirden
(8 Abb. 2.18). Diese Artefakte fithren zu einer verminder-
ten diagnostischen Qualitit der CT und im Kontext der
PET/CT zu einer méglichen reduzierten Lokalisierbarkeit
der PET-Ergebnisse. Da die Aufhirtungsartefakte ein
Zeichen von erhohtem Bildrauschen sind, kommt es zu-
satzlich zu einer Verstirkung des Rauschens der Emis-
sionsdaten in die korrigierten PET-Bilder, deren potenziell
verminderte diagnostische Wertigkeit noch nicht evaluiert
wurde [45].

Limitiertes CT-Gesichtsfeld

In extrazerebralen CT-Untersuchungen werden die Arme
meistens tiber dem Kopf gelagert, und der gesamte Quer-
schnitt des Patienten ist innerhalb des 50 cm transversalen
Messfelds enthalten. PET-Untersuchungen des Ganzkor-
pers dauern ein Vielfaches einer CT-Untersuchung und so-
mit tolerieren viele PET/CT-Patienten nur die bequemere
Lagerung mit ihren Armen am Korper. Wahrend auch bei
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