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Hoofdstuk 1

Algemene Inleiding

SPECT (Single Photon Emission Computed Tomography) in het algemeen
en hersen-SPECT in het bijzonder is een medische beeldvormingstechniek
die gebaseerd is op conventionele, planaire nucleaire medische beeldvorming
en op tomografische reconstructietechieken. De beelden bevatten informatie
gebaseerd op de ruimtelijke concentratie van eenjgefeerd radiofarmacon,

dat afhankelijk van de biodistributie-eigenschappen, wordt opgenomen door
verschillende organen en/of weefseltypes. Deze functionele informatie is
gelijkaardig aan die verkregen met PET (Positron Emission Tomography)
terwijl andere medische beeldvormingsmodaliteiten zoals CT (Computerized
Tomography) en MR (Magnetische Resonantie) de anatomische weefselstruc-
tuur in beeld brengen.

De meeste radiofarmaca die gebruikt worden bij SPECT-beeldvorming
worden gemerkt met radionucliden die gammastraling uitsturen met een
energie vanl00 tot 200 keV. De meest gebruikte radionuclide hierbij is
¥mTc (Technetium) met een energie vad0 keV. Bij PET daarentegen
worden radiofarmaca gebruikt die positronen uitzenden met een daarop-
volgende generatie van twee annihilatiefotonen met elk een energie van
511 keV. Als beeldvormingssysteem wordt over het algemeen een scintilla-
tiecamera gebruikt. Deze scintillatiecamera gebruikt een loden collimator
die alleen fotonen doorlaat die in een welbepaalde richting op de detector
invallen. De energie van de doorgelaten fotonen wordt vervolgens door
een scintillator (gewoonlijk een Nal(Tl)-kristal) omgezet naar fotonen met
een lagere energie die op hun beurt worden geconverteerd naar elektrische
signalen door fotonvermenigvuldigerbuizen.  Deze elektrische signalen
worden vervolgens verwerkt door een elektronisch circuit dat informatie
verschaft over de plaats van interactie met de scintillator en over de energie
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van het invallende foton. Zodoende verschaft een scintillatiecamera een
tweedimensionaal projectiebeeld in een welgekozen energiebereik van de
driedimensionale radioactiviteitsdistributie in een deel van het lichaam van
de patént. SPECT gebruikt deze conventionele tweedimensionale nucleaire
beeldvormingstechniek om projectiebeelden onder verschillende hoeken rond
de patént op te nemen en aan de hand van deze projectiedata een schatting
te maken van de driedimensionale radioactiviteitsdistributie. Hierbij worden
methoden voor beeldreconstructie uit meerdere projecties gebruikt, zoals bij
CT-beeldvorming. SPECT verschilt echter van X-stralen CT door het feit dat
de stralingsbron zich in de patit bevindt in plaats van erbuiten, waardoor
de reconstructieproblematiek fundamenteel verschillend is. Kwantitatieve
SPECT beoogt immers een nauwkeurige schatting van de driedimensionale
radioactiviteitsdistributie als gevolg van speurstofopname in het lichaam
van de patht. CT daarentegen stelt een schatting van de distributie van
attenuatiecefficienten voorop voor de verschillende weefseltypes.

Om het vervolg van dit proefschrift goed te kunnen volgen worden
in hoofdstuk 2 de basisprincipes van SPECT-beeldvorming meer in detail
besproken. Tevens zal een kort overzicht gegeven worden van de verschillende
reconstructietechnieken die gangbaar zijn bij SPECT-beeldvorming. Tenslotte
zal dieper ingegaan worden op het beeldvormingssysteem dat in de klinische
praktijk gebruikt wordt voor hersenonderzoek en waarop een gedeelte van het
onderzoek werd uitgevoerd.

Teneinde de stralingsbelasting voor de @atite minimaliseren, is de
hoeveelheid radiofarmacon die voor een SPECT-onderzoek kan worden toe-
gediend, gelimiteerd. Bovendien treden er bij een hogere telkadans problemen
op met het detectiesysteem, ten gevolge van dode-tijdeffecten. De verlenging
van de acquisitietijd is eveneens niet opportuun, daar het onderzoek voor
de patént oncomfortabel zou worden en bijgevolg de kans op bewegings-
artefacten drastisch verhoogd zou worden. Zodoende hebben SPECT-data
een beperkte telstatistiek en zijn ze onderhevig aan ruis. Een belangrijke
doelstelling van het onderzoek in het domein van de SPECT-instrumentatie is
dan ook om de detectie-effaritie te verhogen zonder dat dit ten koste gaat
van de spatiale resolutie van het beeldvormingssysteem. Een toename in de
performantie wordt bekomen door bijvoorbeeld meer detectoren te positio-
neren rondom de patiit. Anderzijds kan ook het collimatorontwerp, dat een
cruciale rol speelt in de resolutie en sensitiviteit van het beeldvormingssys-
teem, worden aangepast. De collimator bepaalt immers de fractie fotonen
die de detector bereikt en die de projectiedata genereert. Het meest gebruikte



collimatorontwerp in de nucleaire geneeskunde en SPECT bestaat uit een
parallelle-gatenstructuur ('parallel-beam’). Een parallelle-bundelcollimator
kan worden ontworpen zodat meer fotonen worden gedetecteerd, maar
deze verhoging van de detectie-efficiie gaat gepaard met een verlies aan
resolutie. Deze afweging tussen detectie-affitié en ruimtelijke resolutie

is een belangrijke factor in de bepaling van de beeldvormingskarakteristie-
ken van een SPECT-systeem en uiteindelijk in de verkregen kwaliteit van
de SPECT-beelden. Door de emtatie van de gaten te moeifén naar

het centrum van het gezichtsveld toe kan de detectie-ftiei” worden
verhoogd zonder dat dit ten koste gaat van de resolutie. Een voorbeeld
van een dergelijk speciaal collimatorontwerp is een waaierbundelcollimator
(fan-beam’), een type van collimator dat eveneens in de klinische routine
wordt gebruikt. In hoofdstuk 3 wordt de modellering van de geometrische
respons van een waaierbundelcollimator uitgewerkt en vergeleken met
die van een parallelle-bundelcollimator, teneinde het performantieverschil
voor SPECT-beeldvorming van de hersenen te kunnen inschatten. Om het
reconstructieprobleem te vereenvoudigen worden waaierbundelprojecties in
de praktijk vaak geconverteerd naar parallelle-bundelprojecties aan de hand
van een interpolatiemethode. De invloed van deze conversie op de resolutie-
en sensiviteitseigenschappen van het gereconstrueerde beeld wordt eveneens
nagegaan.

SPECT-beeldvorming gaat onvermijdelijk gepaard met fysische effecten
zoals verstrooiing en attenuatie die de beeldreconstructie minder evident
maken. -y-fotonen kunnen immers, voor ze het lichaam van deepéti”
verlaten, foto-elektrische interacties ondergaan die absorptie veroorzaken.
Daarnaast kan ook comptonverstrooiing optreden die gepaard gaat met een
richtings- en energieverandering van het oorspronkelijke foton. Fotonen die
verstrooid worden alvorens de stralingsdetector bereikt wordt, verschaffen
verkeerde ruimtelijke informatie over de radioactieve bron. In het geval van
SPECT-beeldvorming is een significante fractie van de gedetecteerde fotonen
verstrooid. Een mogelijke correctietechniek bestaat uit het schatten van de
verstrooiingscomponent om die vervolgens af te trekken van de gemeten
projectiedata of te modelleren in de voorwaartse projectiestap om zo een beeld
te bekomen dat vrij is van verstrooiingseffecten. \erschillende dergelijke
technieken werden ontwikkeld, waaronder deze gebaseerd op een acquisitie
met twee of meer energievensters. De toepassing van een methode gebaseerd
op een acquisitie in drie energievensters wordt besproken in hoofdstuk 4.
Daarnaast heeft attenuatie door foto-elektrische absorptie en comptonver-
strooiing een belangrijke invioed op de beeldkwaliteit en de kwantitatieve
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nauwkeurigheid van een SPECT-beeld. Dit attenuatie-effect wordt bepaald
door de weglengte tussen de bron en de rand van het attenuerend materiaal
enerzijds en door de lineaire attenuatiefficient anderzijds. Deze laatste
hangt op zijn beurt af van de fotonenergie en van de verschillende materialen
die het attenuerend medium bevat. In hoofdstuk 4 wordt de transmissiebeeld-
vorming, die een driedimensionale schatting van de attenuaffaisinten
toelaat, nader bestudeerd. Een onderdeel van de verwerking van deze data
wordt hierbij geoptimaliseerd. Tevens zal het gebruik van een uniforme
attenuatiemap op basis van het emissiebeeld worden onderzocht om te
corrigeren voor attenuatéfecten bij SPECT-beeldvorming van de hersenen .

Naast fysische effecten inherent aan straling speelt bij de kwantificatie
van hersen-SPECT-beelden de resolutie eveneens een belangrijke rol. Door de
beperkte resolutie van een gammacamerasysteem, zal de activiteitsdistributie
van naburige weefsels deels worden gesuperponeerd. Men spreekt van
partieel-volume-effecten. In het geval van hersen-beeldvorming dient men
hiermee bij kwantificatie zeker rekening te houden. Het hersenweefsel is
immers opgebouwd uit witte materie en grijze materie, twee weefseltypes
die doorheen de hersenstructuur sterk met elkaar verweven zijn maar een
verschillende concentratie aan speurstof opnemen. Bijgevolg is het moeilijker
om, aan de hand van enkel de gemeten activiteit, de speurstofopname in het
grijze hersenweefsel te onderscheiden van dit in het witte hersenweefsel. Door
middel van additionele plaatsinformatie, eg#faheerd uit MR-beelden met
een hoge resolutie van de hersenen, kan men komen tot een plaatsafthankelijke
verdeling van de gemeten activiteit tussen witte en grijze materie. Deze
problematiek zal uitvoerig worden behandeld in hoofdstuk 5.

Tenslotte bevat hoofdstuk 6 de belangrijkste besluiten die kunnen getrok-
ken worden uit het onderzoek. Er zal ook een overzicht worden gegeven van de
impact van de onderzoeksresultaten op de klinische routine en van mogelijke
klinische toepassingen. Tevens zullen toekomstige onderzoeksmogelijkheden
worden besproken.

Het wetenschappelijk onderzoek, verricht in het kader van dit doctoraat, re-
sulteerde in enkele publicaties in internationale tijdschriften [1-5] en in talrijke
conferentiebijdragen [6—12] en conferentiemededelingen [13-18]. Daarnaast
leidde onderzoekswerk, dat niet in dit proefschrift beschreven werd, tot vol-
gende conferentiebijdragen en -mededelingen [19-23]. Tenslotte resulteerde
de samenwerking met het onderzoek van anderen eveneens in een aantal pu-
blicaties in internationale tijdschriften [24—38] en in talrijke conferentiebijdra-



gen [23,39-52] en conferentiemededelingen [53—-84].
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Hoofdstuk 2

Basisprincipes van
medische nucleaire
beeldvorming

De functie van nucleaire medische beeldvorming is het detecteren van een ra-
dioactieve speurstof, zowel in vivo als in vitro, met de bedoeling informatie te
verkrijgen over transport, distributie, klaring en metabolische processen. Als
speurstof wordt een molecule gebruikt met chemische karakteristieken die spe-
cifiek zijn voor het beoogde functioneel proces. Deze molecule wordt gemerkt
met een radioactief element. De vereisten voor deze merking zijretleee”
Enerzijds dient de binding met het radioactief element te gebeuren op een ma-
nier die de chemische eigenschappen en met name de affiniteit van de mole-
cule niet befivioedt. Anderzijds moet het radioactief verval met een externe
detector gemakkelijk meetbaar zijn. Dit is het geval vgestraling met een
energiebereik van ongevegd tot 500 keV. Dezevy-fotonen hebben immers

een voldoend hoge energie om aan het omringend attenuerend medium te ont-
snappen, waardoor ook radioactief verval in dieperliggende organen kan wor-
den gedetecteerd. Bovendien kan een loden plaat van enkele centimeter dikte
een grote fractie van deze fotonen absorberen en zodoende eesntdfiaf-
scherming vormen. Dit alles maaktstraling zeer geschikt voor nucleaire
medische beeldvorming. Bij een bruikbare radioactieve speurstof zal dus een
relatief kleine hoeveelheid volstaan om metabolische processen te identificeren
door externe metingen. Zodoende worden deze processen chemisch niet ge-
stoord en kunnen ze worden geobserveerd onder normale omstandigheden. In
de meeste gevallen wordt deze speurstof bij eemphiitraveneus ingespoten.
Merken we hier op dat emissiebeeldvorming functionele weefselinformatie
verschaft, die complementair is aan transmissiebeeldvorming en magnetische-
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resonantiebeeldvorming. Deze laatste brengen immers eerder de weefselstruc-
tuur of anatomie in beeld.

Op basis van het gebruikte radio-isotoop kan een eerste onderscheid
gemaakt worden in de emissiebeeldvorming.
Zendt het isotoop bij verval een positron uit dan annihileert dit positron
haast onmiddellijk met een naburig elektron, waarbij twee fotonen met een
energie van 511 keV worden geproduceerd die in tegengestelde richtingen
worden uitgestuurd. Gebruikt men deze twee fotonen voor bronlokalisatie dan
spreekt men van positron-emissietomografie (PET). Een belangrijk voorbeeld
van een positronstraler 18F met een halfwaardetijd var09 minuten. Het
fluordeoxyglucose of FDG, een analogon voor glucose gemerke metordt
in de klinische nucleaire beeldvorming gebruikt om het glucosemetabolisme
in vivo in beeld te brengen.
Detectie van radioactief verval gepaard gaande met het uitsturegemaamkel
foton wordt aangeduid met de terpremissiebeeldvorming. Hierbij gaat het
om planaire nucleaire beeldvorming, indien slean projectiebeeld wordt
opgenomen onder een vaste hoek of om emissiescintitomografie of SPECT
(Single Photon Emission Computed Tomography) indien projectiebeelden
onder verschillende hoeken worden opgenomen en uit deze set beelden de
radioactiviteitsverdeling wordt gereconstrueerd. Het radionuclide die voor
medischey-emissiebeeldvorming het meest wordt gebruikii&Technetium
of 9mTc. Dit radioactief element vervalt met een halfleven %ad8 uur
waarbij het eeny-foton uitzendt met een energie van0.5 keV. Merken we
op dat bronlokalisatie bij positronverval waarbij detectie van sleefitsvan
de twee fotonen wordt gebruikt, ook mogelijk is en valt onder de noemer
~-emissiebeeldvorming.

In wat volgt zal het principe van-emissiebeeldvorming besproken wor-
den, vertrekkend van planaire nucleaire beeldvorming om te komen tot
SPECT-beeldvorming. Aansluitend zal een kort overzicht worden gegeven van
de mogelijkheden en beperkingen van het detectiesysteem dat voor het prak-
tisch luik van dit onderzoek werd gebruikt.

2.1 Planaire~-emissiebeeldvorming

Bij planaire nucleaire beeldvorming [85-87] wordt van een driedimensio-
nale radioactieve brondistributie een tweedimensionaal projectiebeeld opge-
meten. Hiervoor dient het beeldvormingssysteem blijk te geven van een goede
detectie-effio¥ntie voory-straling. Daarnaast is ook een goede energieresolu-
tie wenselijk, teneinde-fotonen die energie verloren hebben door verstrooi-



2.1. Planaire y-emissiebeeldvorming 9
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Figuur 2.1: Schematisch overzicht van de verschillende componenten van een anger-
camera.

ingseffecten in het omringende attenuerend medium te kunnen verwerpen. Een
natriumiodidekristal, gedopeerd met thallium, bezit deze beide eigenschappen
en vormt dan ook de basis van de scintillatiecamera of angercamera, op punt
gesteld door H.O. Anger [88] in de late jaren vijftig. Een gammacamera be-
staat hoofdzakelijk uit drie componenten (zie figuur 2.1) die nu kort zullen
worden toegelicht teneinde de principes vaemissiebeeldvorming te kun-

nen schetsen.

2.1.1 Coallimatie

Beeldvorming met een gammacamera is gebaseerd op het principe van ab-
sorptiecollimatie. Aan de hand van een collimator worden de invalsrichtingen
van fotonen die het scintillatiekristal kunnen bereiken mechanisch beperkt
tot bepaalde projectierichtingen. Op die manier kan voor elk gedetecteerd
foton de plaats van inval op het kristal worden gerelateerd aan een positie
in het tweedimensionaal projectiebeeld van de radioactieve brondistributie.
Fotonen die niet invallen volgens een bepaalde projectierichting worden door
de collimator geabsorbeerd voor ze de detector bereiken. Een collimator is
dan ook gewoonlijk een plaat gemaakt van lood of een ander gelijkaardig
materiaal met een hoog atoomgetal en hoge densiteit waarin een hele reeks
fijne gaten zijn aangebracht volgens de gewenste projectierichtingen.
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Figuur 2.2: Detailbeeld van een parallelle-bundelcollimator met een hexagonale ga-
tenstructuur.

;
L

[ - i

Op basis van het absorptieprincipe kan echter geen enkele collimator-
dikte een bepaalde projectierichting uit een bronverdeling ysastraling
exact onderscheiden. Steeds zal een fractie van de fotonen met een andere
invalsrichting doorheen het absorberend materiaal tussen de collimatorgaten
de detector bereiken. Dit fenomeen wordt septale penetratie genoemd. Het
percentage septale penetratie van een collimator hangt enerzijds af van de
collimatordikte en de septale dikte tussen de collimatorgaten en anderzijds van
het energiespectrum van de invallende fotonen. Over het algemeen wordt een
septale penetratie van ongeveer 5% aanvaardbaar geacht. Hiertoe zal men de
grootte van de gaten evenals hun vorm eagii, teneinde de geschikte septale
dikte te bekomen. Zo wordt een honingraatstructuur frequent gebruikt (zie
figuur 2.2). Bovendien zal een collimator ontworpen worden voor een speci-
fiek energiebereik van te detecteren straling en zal men in de praktijk kunnen
beschikken over een set lage-energi®d(— 160 keV), medium-energie-300
keV) en hoge-energiecollimatoreso) keV).

Naargelang de ceritatie van de gaten kan een onderscheid gemaakt
worden tussen verschillende types collimatoren die telkens een ander projec-
tiebeeld opleveren.

Indien de gaten allen geeriteerd zijn parallel aan elkaar en loodrecht op het
kristalvlak, overeenkomend met een loodrechte projectie van het object op de
detector, dan spreekt men van een parallelle-bundelcollimator (parallel-beam)
(zie figuur 2.2 en 2.3).

Bij divergerende collimatoren zijn alle gaten gericht naar punten die zich
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Figuur 2.3: Overzicht van de verschillende collimatorgeometnie”links: waai-
erbundelcollimator (fan-beam), midden: parallelle-bundelcollimator (parallel-beam),
rechts: kegelbundelcollimator (cone-beam).

achter het kristalvlak bevinden, zodat bij projectie het object wordt verkleind,
dit in tegenstelling tot convergerende collimatoren. Twee veel bestudeerde
types convergerende collimatoren zijn de kegelbundel- (cone-beam) en
waaierbundelcollimatoren (fan-beam) (zie figuur 2.3). Bij een kegelbundel-
collimator zijn alle gaten gefocusseerd naar een punt op een zekere afstand
voor het collimatorviak. Meestal bevindt dit focale punt zich in het centrum
van het gezichtsveld van de collimator, hoewel het ook kan gepositioneerd
zijn dicht bij de rand van het gezichtsveld.

Als alle gaten gericht zijn naar een lijn die zich op een zekere afstand voor de
detector bevindt, dan spreekt men van een waaierbundelcollimator. M.a.w., in
één vlak convergeren de gaten naén punt, terwijl ze in het vlak er loodrecht

op parallel met elkaar zijn geamteerd. Zoals bij kegelbundelcollimatoren
kan de focale lijn zich in het midden van het gezichtsveld bevinden, hoewel
een halve waaierbundelcollimator met focale lijn meer naar de rand van het
gezichtsveld toe soms ook gebruikt wordt.

Een specifiek collimatorontwerp zal de resolutie en gevoeligheid van het
detectiesysteem sterk ingloeden. Kleinere en langere gaten met een grotere
septale dikte zorgen voor een betere overeenkomst tussen detectiepositie
op het kristal en projectierichting. Het projectiebeeld heeft bijgevolg een
hogere resolutie. Daartegenover staat dat minder kristalopervlakte wordt
gebruikt voor detectie en het meetsysteem bijvolg minder gevoelig wordt. Het
ontwerp van een collimator is altijd een compromis tussen collimatorresolutie
enerzijds en collimator- of geometrische efficiie anderzijds. Bij een
toenemende afstand tussen bron en detector, daalt de collimatorresolutie,
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terwijl het kristaloppervilak die gebruikt wordt voor detectie toeneemt. Een
collimatorgat is immers niet oneindig smal en lang en bijgevolg worden alle
fotonen die invallen binnen een bepaalde ruimtehoek rond de correspon-
derende projectierichting gedetecteerd. Dit houdt in dat een puntbron die
verder verwijderd is van de collimator door meer collimatorgaten zal worden
'gezien’, hetgeen betekent dat meer fotonen worden gedetecteerd, verspreid
over een groter detectiegebied. In termen van optimale resolutie betekent dit
dat de bron-detectorafstand zo klein mogelijk moet zijn. Anderzijds geldt
dat de stralingsintensiteit van een brondistributie omgekeerd evenredig is met
het kwadraat van de afstand tot die bron. Bij een parallelle-bundelcollimator
compenseren beide effecten elkaar en is er sprake van een constante detectie-
gevoeligheid, ongeacht de bron-detectorafstand.

Om een idee te krijgen van de grootteorde van de dimensies, kan een lage-
energiecollimator0 mm dik zijn, terwijl de diameter van de gatérmm be-
draagt en de septale dikte ertuséenmm.

212 Nal(Tl)-kristal

Achter de collimator bevindt zich het primaire detectie-element voor het
opmeten vany-straling, nl. een enkelvoudig, optisch hoogtransparant
Nal(Tl)-kristal. Een~y-deeltje zal bij inval door het foto-elektrisch effect en
comptonverstrooiing energie afstaan aan het kristal waardoor dit kristal in
een aangeslagen toestand wordt gebracht. Het kristal zal terugvallen naar
zijn rusttoestand door op zijn beurt energie te verliezen. Onge\@@érvan

dit energieverlies gaat gepaard met zogenaamde lichtflitsen of scintillaties
waarbij zichtbaar licht van om en bij d&@ eV wordt gegenereerd in de
directe omgeving van de plaats van inval. De hoeveelheid lichtfotonen die
hierbij vrijkomt is evenredig met het excitatieniveau van het kristal en kan ge-
meten worden aan de hand van opto-elektronische en elektronische apparatuur.

Het gebruik van een scintillatiekristal vormt echter een inherente be-
perking voor de intrinsieke resolutie van het stralingsdetectiesysteem. Met
intrinsieke resolutie wordt de nauwkeurigheid bedoeld waarmee een plaats van
interactie van een invallend foton met het kristal kan worden gemeten, hetgeen
losstaat van de collimatorresolutie. Het aantal lichtfotonen gegenereerd in
het kristal doory-fotonen met eenzelfde energie, is immers onderhevig aan
statistische fluctuaties. Daardoor zal de interactie van een reébi®nen
met eenzelfde energie en op eenzelfde plaats in het kristal telkens een
andere lichtdistributie opleveren, hetgeen resolutieverlies impliceert. Vermits
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de signaal-ruisverhouding toeneemt met een stijgend aantal gegenereerde
lichtfotonen zal de intrinsieke resolutie van het meetsysteem verbeteren bij
toenemende energie van de invallenddeeltjes.

Bij de energieoverdracht tussen het invallepndeeltje en het kristal kun-
nen zich drie mogelijkheden voordoen:

1. Hety-deeltje bereikt ongehinderd het kristal en wordt volledig geab-
sorbeerd door het foto-elektrisch effect of comptonverstrooiing. Men
spreekt van fotopiekdetectie.

2. Het~-deeltje bereikt ongehinderd het kristal, staat een deel van zijn
energie af door comptonverstrooiing en ontsnapt uit het kristal.

3. Het~v-deeltje heeft reeds een deel van zijn energie verloren door ver-
strooiingseffecten voor het op het kristal invalt, waar het vervolgens zijn
residuele energie geheel of gedeeltelijk deponeert.

Over het algemeen gebruikt een angercamera een relatief dun Nal(Tl)-
kristal van 3/8 inch of 9.5 mm om resolutieverlies te beperken. Het
scintillatielicht gaat zich immers verspreiden wanneer het zich doorheen het
kristal voortplant. Bovendien heeft een kristal van deze dikte eenesffiei”
van 100% voor fotopiekdetectie (mogelijkheid 1) vapfotonen tot onge-
veer 100 keV. Bij v-straling met een hoger energiebereik vermindert deze
detectie-efficgntie ten gevolge van verstrooiingseffecten, zoals beschreven in
mogelijkheid 2. Zo wordt bijy-straling van511 keV nog maarl0 tot 20%
van de invallende fotonen als fotopiek gedetecteerd door een angercamera
met deze kristaldikte. Dit is dan ook de reden waarom voor de detectie-van
straling met een hogere energie, zoals bij positronemissie, gekozen wordt voor
een gammacamera met een dikker kris8g(inch of 19 mm), ondanks mo-
gelijk resolutieverlies. De detectieperformantie van een angercamerasysteem
wordt dus bij een stijgende energie vasstraling beperkt door een dalende
detectie-effictntie alsook een toenemende septale penetratie, terwijl bij
lagere energie-fotonen een verminderde intrinsieke resolutie de limiterende
factor is. Het optimale energiebereik voor detectie yastraling met een
angercamera situeert zich tussen1dé en 200 keV. Voor dit energiebereik
bedraagt de intrinsieke resolutie van de huidige generatie SPECT-systemen
ongeveer mm terwijl de waarde voor de totale systeemresolutie zich situeert
tussen dg en12 mm.

Wijzen we er tenslotte op dat het gebruik van een scintillatiekristal voor
stralingsdetectie ook een dode tijd introduceert in het meetsysteem. Dit bete-
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kent dat als een foton op het kristal invalt, het scintillatielicht eerst de tijd moet
krijgen te vervallen tot een verwaarloosbare hoeveelheid. Gebeurt binnen deze
tijJdsspanne echter een tweede interactie dan zullen deze twee detecties gesu-
perponeerd worden. Hierdoor zal er geen fotopiekdetectie geschieden of zal
de positiebepaling worden verstoord, zodat resolutie en contrast verminderen.
Onder realistische klinische omstandigheden is een dode tijd t@ri0 ysec
gebruikelijk en deze zorgt voor een belangrijk telverlies bij studies met een
hoge telkadans. Voor de meeste klinische studies zijn dode-tijdeffecten echter
te verwaarlozen door een aangepaste ingespoten dosis.

2.1.3 Opto-elektronische en elektronische apparatuur

Het zichtbare licht, gegenereerd door het kristal bij een invallerikeltje,
bereikt langs een lichtgeleidende plaat de fotokathodes van een matrix van
fotonvermenigvuldigerbuizen, waar het zich verdeelt over de fotokathodes in
verhouding tot de nabijheid van elke fotonvermenigvuldigerbuis. Elke buis
converteert de hoeveelheid licht die ze ontvangt tot een meetbare spannings-
puls aan haar anode die evenredig is met de lichtintensiteit ontvangen aan de
kathode. Aan de hand van het signaalpatroon is het de bedoeling enerzijds
de invalspositie van het gedetecteerde foton op het kristal te bepalen en an-
derzijds een onderscheid te maken tussen fotopiekdetecties en detecties van
fotonen met een lagere energie. Door de posities van de fotonvermenigvuldi-
gerbuizen te wegen met het gemeten signaalpatroon kan de invalspositie wor-
den berekend en bekomt men e&n enY-codrdinaat (zie figuur 2.1). Het
plaatsen van een groter aantal fotonvermenigvuldigerbuizen zal toelaten deze
codrdinaten nauwkeuriger te bepalen en bijgevolg de intrinsieke resolutie van
het detectiesysteem te verbeteren. Het signaalpatroon afkomstig van de foton-
vermenigvuldigerbuizen wordt ook geegreerd om eei-signaal te verkrij-
gen dat evenredig is met de energie-absorptie door het kristal bij interactie met
een invallendy-foton. Deze meetdata kunnen op twee verschillende manieren
worden opgeslagen. Enerzijds kan voor elk foton dat invalt op de detector de
energie- en plaatsinformatie, dit is de, Y- en Z-waarde worden opgeslagen
in een lijst. Anderzijds kunnen enkel de fotonincidenties die corresponderen
met een signaalamplitude binnen een bepaald bereik rondom de fotopiek op-
geslagen worden in een tweedimensionale matrix. Hierbij wordt het detector-
oppervilak onderverdeeld in kleine vierkante sectoren of pixels, die telkens met
een bepaalde matrixpositie overeenkomen. Gebeurt de incidentie van een fo-
topiekdetectie binnen een pixel dan wordt de corresponderende matrixpositie
metéén eenheid verhoogd.

Het opmeten van een brondistributie van mono-energetiggimling met
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Figuur 2.4: Schematisch voorbeeld van een energiespectrum opgenomen met een
angercamera

een angercamera resulteert in een energiespectrum zohistgeérd in fi-

guur 2.4. De spreiding op de fotopiek wordt veroorzaakt door de beperkte ef-
ficientie van de lichttransfer naar de kathode van de fotonvermenigvuldigerbuis
toe, door het fluctuerend aantal elektronen dat door een fotonvermenigvuldi-
gerbuis voor eenzelfde lichtinput wordt afgegeven en, zoals reeds aangehaald,
door de statistische variatie in het aantal gegenereerde scintillatiefotonen per
keV energie geabsorbeerd door het kristal. Daarnaast veroorzaakt ook de som-
matie van een fotopiekdetectie met een detectie van een foton met een lagere
energie een verbreding van de fotopiek. Deze reeds verstrooide of slechts par-
tieel geabsorbeerde fotonen bepalen ook de vorm van het energiespectrum bij
lagere energie. Over het algemeen heeft een angercamera een energieresolutie
van om en bij dd 0% en wordt rondom de fotopiek een energiebereik gekozen
van 20% van de fotopiekenergie waarbinnen een registratie als een fotopiek-
detectie wordt beschouwd.

2.2 Emissiescintitomogr afie

Planaire beeldvormingstechnieken geven een superpositiebeeld van een bron-
distributie, waardoor onderliggende en bovenliggende regio’s interfereren met
het interessegebied. Om dit superpositieprobleem te vermijden en een driedi-
mensionale en kwantitatieve schatting van een brondistributieyvstraling

toe te laten kunnen tomografische beeldvormingstechnieken worden gebruikt.
Het was D. Kuhl [89] die er voor het eerst in slaagde een dwarsdoorsnede van
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een radioactieve brondistributie te reconstrueren door de profieldata, opgeno-
men onder verschillende hoeken, terug te projecteren. Om doorsneden van
een driedimensionale brondistributie te kunnen reconstrueren dienen tweedi-
mensionale projecties te worden opgemeten onder verschillende hoeken. Dit
gebeurt over het algemeen dosm’ of meerdere detectorkoppen te laten ro-
teren rondom de te reconstrueren brondistributie. Elke detectorkop is hierbij
gebaseerd op het principe van een angercamera, zoals beschreven in 2.1. Ook
hier kunnen de meetdata hetzij in lijstvorm hetzij in matrixvorm worden op-
geslagen. In het geval van een lijstvorm dient per invallend foton nu ook de
hoek waaronder de detectorkop zich bevindt, te worden meegegeven. Bij op-
slag in matrixvorm gaat het om een driedimensionale matrix, waarbij twee
dimensies overeenkomen met de gediscretiseerde plaatétaten op het de-
tectoroppervlak en een derde dimensie met de hoekpositie van de detector. De
voorstelling vaneén van de plaatsoodinaten als functie van de detectorhoek
wordt een sinogram genoemd.

2.2.1 Reconstructietechnieken voor SPECT

Beeldreconstructie in SPECT heeft tot doel aan de hand van de projectiedata
een nauwkeurige driedimensionale distributie te berekenen van de radioactieve
speurstof die aan de patit werd toegediend.

Gefilterde terugprojectie

Veronderstellen we het ideale geval waarbij er geen verstrooiings- en
attenuatie-effecten optreden in de pati“er een perfecte collimatie gebeurt

en de detectorrespons geen additionele uitsmering van de gemeten data ver-
oorzaakt. Verder defisién we een vast assenstelsel (X,Y), een assenstelsel
(T,U) dat in tegenwijzenzin continu roteert over een haefie figuur 2.5),

en gaan we uit van een activiteitsdistribuliéz, ). Gegeven een continue set
lijnintegralenp, (t) langs het pad (¢,7) bepaald door de hoeken door de
codrdinaatt op de T-as, bepaald door

py(t) = fl(t,n) Az, y) du
— ffooo ffooo A(z,y) 0 (z cos (n) + ysin(n) — t) dedy 2.1)

= [% X(tcos(n) —usin(n),tsin(n) +ucos (n)) du.

o0
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Figuur 2.5: Het gekozen assenstelsel voor de afleiding van het formalisme voor ge-
filterde terugprojectie voor een activiteitsverdelixge, y) metp,, (¢) de lijnintegraal
langs het pad (¢,7n) bepaald door de projectiehogken door de cordinaatt op de

T-as.

Deze continue set lijnintegralen is niets anders dan de radontransforma-
tie van de tweedimensionale brondistributie. Indien de overeenkomstige fou-
riergetransformeerde wordt gegeven dép(v;) kan de brondistributie\ ge-
schreven worden als de inverse van zijn Fourier-getransformeerde

Az,y) = / / A (vg,vy) exp (27 (xvy + yry)) dugdyy. (2.2)
—00 J —00
Als wordt overgegaan op pooloddinaten, wordt deze uitdrukking

Az,y) = f[)% fooo A (vg,m) exp (127 (z cos (n) + ysin (n))) vedvdn,

2 _ 2 2
Vi = Vg 1y
met
7 = arctan (Z—Z)

Jo [2o0 A (ve,m) exp (12w (2 cos (n) + ysin (n))) [v4] dvydn.

(2.3)
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Figuur 2.6: Schematische voorstelling van de angulaire bemonstering van de tweedi-
mensionale Fouriergetransformeerde van een ohjetis de bemonsteringsafstand,
An het hoekinterval tussen twee opeenvolgende projectiehoeken.

Het fouriersnedetheorema stelt nu date8adimensionale fouriergetrans-
formeerde van de projectie van een object onder een haskreenkomt met
de snede onder de hoekdoorheen de tweedimensionale fouriergetransfor-
meerde van het object.

Dit betekent dat het object(x, y) kan uitgedrukt worden als

Az, y) = /07r qy (w cos (n) + ysin (n)) dn. (2.4)

Bijgevolg wordt een terugprojectie uitgevoerd van de gefilterde projecties
qy (1), waarbij gentegreerd wordt over alle lijnintegralen waartpér, y) een
bijdrage levert, vandaar de benaming gefilterde terugprojectie (FBP). Hierbij
geldt volgende uitdrukking voay, (1)

4o (£) = / < / Py (8) exp(—i27rtut)dt> vy exp (i2ty) dvy. (2.5)
—0o0 —0o0

Gefilterde terugprojectie is een reconstructie-algoritme dat lineair en
plaatsonafhankelijk is en bijgevolg een voorspelbaar effect heeft op de
beeldresolutie. Er zijn echter bepaalde randvoorwaarden voor gelijkheid 2.4.
Zo zijn de voorwaarden voor de functfe(z, y) bijvoorbeeld dat deze functie
een eindig domein moet hebben en bijgevolg buiten een welbepaalde regio
nul kan worden verondersteld en dat deze functie eveneens geen oneindige
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waarden mag aannemen. In het geval van emissiescintitomografie stellen deze
voorwaarden geen probleem daar een gammacamera een beperkt gezichtsveld
heeft en de metingen onmogelijk oneindig lang kunnen duren. Daarnaast
werden de projecties continu verondersteld, d.w.z. dat de projecties gekend
Zijn voor elke hoek en voor elke afstand tot het rotatiecentrum. Dit is in
de praktijk onmogelijk. Aan de hand van het fouriersnedetheorema kan
worden ingeschat welke de bemonsteringsvoorwaarden zijn voor het optimaal
gebruik van het FBP-algoritme in het geval van emissiescintitomografie (zie
figuur 2.6). In de praktijk beschikken we enkel over een eindig aantal
bemonsteringspunten op een afstaxdvan elkaar op de T-as (zie figuur 2.5).

De afstandA¢ wordt bepaald door de ruimtelijke resolutie van het detectiesys-
teem. Over het algemeen is deze detectorrespons niet volledig bandbeperkt,
maar wordt gewoonlijkAt = ZVHM gebryikt (Full Width Half Maximum

van de gaussiaan waarmee de ruimtelijk resolutie van het meetsysteem wordt
gemodelleerd). Het aantal radiale bemonsteringspuntemrdt dan bepaald
doorn; = % zodat het gehele gezichtsveld wordt bemonsterd. Heeft men
n; radiale bemonsteringspunten op een afstaidvan elkaar dan hebben

in het Fourierdomein de ruimtelijke frequenties een onderlinge afstand van
Ay, = ﬁ. Bij de hoekbemonstering zou de onderlinge afstand tussen
de bemonsteringspunten in het Fourierdomein niet groter mogen zijn dan
deze waarde. Bijgevolg moet gelden def = 2% = n% zodat het aantal

hoeken bepaald wordt dooy, = Ain = ny. 2IAr); de praktijk wordt vaak

een kleiner aantal hoeken gebruikt maar meestal geldt,dat »;. Bij een
discrete implementatie van het FBP-algoritme dient tevens de rampfilter

te worden gediscretiseerd. In het frequentiedomein is de rampfilter beperkt
in bandbreedte ten gevolge van de bemonstering in het spatiale domein.
Teneinde een verschuiving van de DC-component of de totale telinhoud te
vermijden, is het bijgevolg aangewezen de rampfilter in het spatiale domein te
discretiseren.

Tot hiertoe werden de projecties ideaal verondersteld wat betekent dat de
puntspreidingsfunctie een diracpuls is en er geen sprake is van ruis. Bij CT-
beeldvorming hebben de metingen een laag ruisniveau en is er sprake van een
nauwe puntspreidingsfunctie zodat FBP goede resultaten geeft. Deze veron-
derstellingen gaan echter niet op voor emissiescintitomografie waar de ruis op
de metingen een belangrijke rol speelt. De rampfiltgrversterkt de hoge
frequenties, waardoor de ruis ook wordt opgeblazen. Zodoende worden voor
reconstructie met het FBP-algoritme de projecties gefilterd met een laagdoor-
laatfilter teneinde de hogere frequenties te dempen. Veelgebruikte laagdoor-
laatfilters zijn
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butterworth van orde n:V (1) = ——1——;
)

Vt,max

generalized hamming: V (1) = (a + (1 - ) cos ( Tt )) : (2.6)

Vt,maz
0<a<l

mety; mq. telkens de maximale ruimtelijke frequentie of afsnijfrequentie.
Het hann- of hanning-filter is een generalized hamming-filter met 0.5.
Tegenwoordig gebeurt deze ruisonderdrukking in de projecties meestal in twee
dimensies waarbij een tweedimensionale laagdoorlaatfilter wordt gebruikt.

Naast ruis gaat SPECT-beeldvorming ook onvermijdelijk gepaard met fy-
sische effecten zoals verstrooiing en attenuatie die de beeldreconstructie niet
evident maken. Veel van defotonen zullen immers voor ze het lichaam van
de patént verlaten enerzijds foto-elektrische interacties ondergaan die absorp-
tie veroorzaken en anderzijds comptonverstrooiing die gepaard gaat met een
richtings- en energieverandering van het oorspronkelijke foton. Wanneer bij-
gevolg enkel deze conventionele beeldreconstructietechnieken in routine klini-
sche SPECT worden gebruikt, zullen de gereconstrueerde beelden onderhevig
Zijn aan slechte resolutie- en ruiskarakteristieken, laag contrast en onnauwkeu-
rige kwantitatieve informatie. Bijgevolg dienen technieken die compenseren
voor beelddegraderende effecten zoals attenuatie, verstrooiing, collimator- en
detectorrespons worden toegepast hetzij op de projectiedata, hetzij op het ge-
reconstrueerde beeld.

I ter atieve reconstructietechnieken

Iteratieve reconstructietechnieken bieden de mogelijkheid om de twee compo-
nenten voor een kwantitatieve SPECT-reconstructie, de beeldreconstructie uit
projecties en de compensatietechnieken voor de beelddegraderende effecten,
te combineren. Zij zijn niet gebaseerd op een directe inversie van de meet-
operator, maar op een voorwaarts model dat het meetproces modelleert. Dit
mathematisch acquisitiemodel laat het algoritme toe een reconstructie te eva-
lueren en op basis van deze evaluatie de reconstructie aan te passen zodat de
overeenkomst tussen de berekende en de gemeten projecties toeneemt. Zo-
doende zal de reconstructie na elke iteratiestap de werkelijke brondistributie
beter benaderen tot een gewenste nauwkeurigheid is bereikt. Voorwaarde is
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wel dat de voorwaartse operator het beeldvormingsproces zo goed mogelijk
simuleert.

Iteratieve reconstructies verschillen in hun veronderstelling over de statisti-
sche eigenschappen van de metingen, hun convergentiesnelheid en ruiskarakte-
ristieken. Na het modelleren van systeemkarakteristieken hebben we een deter-
ministisch model. Bouwen we verder geen statistisch model in, dan beperken
we ons tot het algebrsch oplossen van het reconstructieprobleem en hebben
we het over de zogenaamde algebcaé reconstructietechnieken [90, 91].

Gaan we uit van een statistisch meetproces, dan kunnen we spreken van
statistische reconstructietechnieken.Verschillende stochastische modellen wer-
den ontwikkeld voor de beeldreconstructie bij SPECT. Zo zijn er het poisson-
model voor metingen met poissonruis [92](zoals meestal het geval bij de pro-
jectiemetingen met een gammacamerasysteem) en het gaussiaans model voor
metingen die gecorrigeerd zijn voor allerhande fenomenen [93]. Deze model-
len zijn volledig discreet. De beeldruimte wordt opgedeeld in voxels. Elke
voxelwaarde wordt beschouwd als een statistische veranderlijke waarvan de
verwachtingswaarde een maat is voor de activiteit in die voxel. Het is die ver-
wachtingswaarde die voor elke voxel wordt geschat tijdens de beeldreconstruc-
tie. De projectiemetingen zelf zijn eveneens realisaties van statistische veran-
derlijken en het verband met de beeldruimte wordt gegeven door de beeldvor-
mingsmatrix. Beeldreconstructie komt bijgevolg neer op het berekenen van
het beeld dat volgens het gekozen statistisch model het meest waarschijnlijk
met de opgemeten projectiedata correspondeert.

Het meest gebruikte voorbeeld van een dergelijk reconstructie-algoritme
is het 'Maximum Likelihood-Expectation Maximisation’-algoritme (ML-

EM) [92], waarbij wordt uitgegaan van poissonstatistiek in overeenstemming
met het poissonkarakter van radioactief verval. Het algoritme is gebaseerd op
een bayesiaanse beschrijving van het reconstructieprobleem. Veronderstellen
we dat het gezochte beelwordt geschat aan de hand van een stel waar-
nemingenp. Als we aan dit probleem een bayesiaanse interpretatie geven,
dan wordt de voorwaardelijke waarschijnlijkheid dat het beetghtreedt alp

wordt gemeten gegeven door

w (p|A) w (N)
w(p)

De waarschijnlijkheidw (A|p) wordt de a posteriori-waarschijnlijkheid
genoemd en drukt de waarschijnlijkheidsdistributie van mogelijke beelden
uit nadat de waarnemingen zijn verricht. In het rechterlid drukp|\) de
waarschijnlijkheid uit dat een beeklaanleiding geeft tot de metingen Dit
wordt de directe of voorwaartse waarschijnlijkheid genoemd. De tweede term

w (Alp) = (2.7)
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w (A\) is onafhankelijk van de metingem en geeft de voorkennis weer van
het te schatten beeld. Dit wordt de a priori-waarschijnlijkheidsdistributie
genoemd. Tenslotte vinden we in de noemer nog de waarschijnlijkhéid

terug die de globale waarschijnlijkheidsdistributie wordt genoemd. Deze
waarschijnlijkheid is onafhankelijk van het te schatten beeld en heeft een
constante waarde. De projectiedatezijn immers opgemeten en worden
niet aangepast tijdens de reconstructie. Wordt tijdens de reconstructie de a
posteriori-waarschijnlijkheidv (A\|p) gemaximaliseerd, dan spreekt men van
een MAP-schatting (Maximum A Posteriori). Wordt de a priori-distributie
uniform verondersteld over de beeldruimte, m.a.w. zijodrv@le metingen
verricht werden, alle beelden even waarschijnlijk, dan wordt het reconstruc-
tieprobleem herleid tot de maximalisatie varn(p|\), hetgeen overeenkomt
met de 'Maximume-Likelihood’-schatting (ML).

De berekening van de directe waarschijnlijkheid gebeurt als volgt. Ver-
onderstel dat de veranderlijke die de werkelijke activiteitsdistributie weer-
spiegelt, gekend is. De hoeveelheid activiteit die kan gemeten worden met de
detectorpositié wordt dan gegeven door

Ny
m; = ZPU)‘J" voori = 1,...,ng. (2.8)
=1

Hierbij is ngy het aantal detectieplaatsem, het aantal voxels waarin de
beeldruimte werd opgedeeld en de activiteitswaarde voor een voxgel De
waardeP;; bepaalt de bijdrage van een voxebt een detectiepositie Aan de
hand van deze waarde kunnen effecten zoals attenuatie, verstrooiing en reso-
lutie die optreden tijdens het meetproces, worden gemodelleerd. Daar het hier
gaat om radioactief verval, zal de gemeten waay@en monster zijn van een
poissondistributie met gemiddelde waardg Bijgevolg zal de waarschijn-
likheid dat, gegevenn;, p; gemeten wordt, gegeven worden door

e—mimpi
w (ps|mi) = ———. (2.9)
bi:
Daar onder normale meetomstandigheden, d.w.z. zonder dode-

tijdseffecten, de detectie van een foton niet gecorreleerd is met de detectie
van andere fotonen, zal de waarschijnlijkheid dat een set metingeordt
bekomen gegeven worden door

nd

e Mim
w (plm) = H — (2.10)
i1 P
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De maximalisatie van de probabiliteit 2.10 is equivalent met het maxima-
liseren van de logaritme van deze uitdrukking daar de logaritme een monotoon
stijgende functie is. Deze functie wordt de ’log-likelihood’ genoemd en wordt
gegeven door

L, (p|\) = Zpl In ZP”A =Y PN |- (2.11)
7=1

Hierbij werden de faktoren die niet afhangen vanweggelaten. Men kan
aantonen dat deze 'log-likelihood’ een concave functie isaéptenkel maxi-
mum indien voldoende verschillende detectorposities worden gebruikt voor de
metingen [92]. De graerit wordt gegeven door

ZPW (Z P 1> ,VOOri =1,...,1,. (2.12)

Het maximum zou bijgevolg kunnen berekend worden door dezesfearti”
afgeleiden gelijk te stellen aan nul en dit stelsel vergelijkingen op te lossen
naar);. Ditis echter niet evident gezien de dimensies van het probleem. lIte-
ratieve maximalisatie van de functig, is een werkbaar alternatief. Zo kan
voor een beeld de gradént voor elke voxej berekend worden en aaneen
waarde evenredig met deze graali'toegevoegd worden. Dit gebeurt in het
geval van een 'Gradient Ascent’-algoritme. Een andere iteratieve benadering
voor de maximalisatie van de functlg behelst de maximalisatie van een sur-
rogaatfunctiel, tijldens elke iteratiestap [94]. Indien deze surrogaatfuntie
bij iteratiel + 1 en een vorige schatting aan volgende voorwaarden voldoet

Ly (AL 1) = L,(\)
v)\Ls (>\a >‘l) ‘)\:)\l = VLp (>\)|/\:/\l (213)
Ly (A, ) < L, (\),VA,

dan zal voor de nieuwe schatting! bekomen bij iteratiestapt 1 gelden

Ly (A1) > 1, (X)W > 0 (2.14)

M.a.w. de 'log-likelihood’ is een monotoon stijgende functie als functie
van het aantal iteraties. Bijgevolg kan de ’log-likelihood’-functie stapsgewijs
verhoogd worden door telkens een surrogaatfunctie te maximaliseren. Deze
surrogaatfunctie kan zodanig worden gekozen dat het maximum gemakkelijk
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kan berekend worden. Dit is het geval wanneer de surrogaatfunctie scheidbaar
is in de veranderlijker\; en kan geschreven worden als

L, (A, >\l> - iLg (Aj, Al> . (2.15)
j=1

Het EM-algoritme is een iteratief maximalisatie-algoritme dat gebruik
maakt van een scheidbare surrogaatfunctie. Bij elke itefatie worden twee
stappen uitgevoerd:

e E-stap: de surrogaatfunctie (A, >J) wordt berekend. Dit gebeurt door
de ’log-likelihood’ 2.11 te herschrijven als

ne Pk As -
Ly o) = 2 pitn (S5 |ty | |3 (S o))
n v Pi')‘l' Aj v
-2 (Z?1 [M] [j (ks Pik>‘§c)]> :

(2.16)

Vermits dit een som is van concave functies en algemeen voor een con-
cave functief (z) geldt dat

f (Z aixi> > Z Ozif (ZEZ) voora; > 0 en Z a; = 1. (217)

kan uit vergelijking 2.16 volgende ongelijkheid worden afgeleid

na . N Pij A A (e oyl
Ly (plA) > 3204 pi 23:1 [(EZL Pilc/\i.):| In ([i ( k=1 sz}\k):D

n Ny Pi'Al‘ Aj Ny
- Zii1 j=1 [(ngfpzkAic)] ([ﬁ ( k=1 Pzﬁ‘%)]) :
(2.18)

Bijgevolg kanL, (X, ') geschreven worden als 2.15 met
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L) ()\.)\l) = Y Pij X
T =] (SR Py

o (% (SE Paod) ) - 2 (S8 Pl
(2.19)

e M-stap: de uitdrukkingLs (A, A") wordt gemaximaliseerd met betrek-
king tot A door de pargle afgeleiden gelijk te stellen aan nul. Daar uit
vergelijking 2.15 en 2.19 blijkt dak, (X, A’) een scheidbare functie is,
geeft dit de volgende vergelijking

SLa(AX)  SLL (M)
5/\]‘ - 5/\]‘ )
= Z?:dl P | —B — —1 , (2.20)

j !
7?,(2211 ik)‘k) 141
J /\j:)\j

= 0.

Uit vergelijking 2.20 kan dan de uitdrukking voor het ML-EM-algoritme
worden afgeleid, zijnde

l ng
Al D
nq » 3 Ny [
Zi:l Pl] i=1 k=1 -Plk)‘k;

Het ML-EM-algoritme gebruikt bij elke iteratie de volledige verzameling
meetgegevens, hetgeen tot lange reconstructietijden kan leiden bij het uitvoe-
ren van veel iteraties. Het ML-EM-algoritme kan versneld worden door de
verzameling meetgegevens te verdelemisubsets of deelverzamelingép
en voor elke aanpassing van het beeld sleeéisdeelverzameling in rekening
te brengen [95]. De sommatie ovee {1...ny} in vergelijking 2.21 wordt
dan vervangen door een sommatie overl,,

A = (2.21)

l
AT = A Pij
J

. A— p~U7.

Z’iGIm RJ ’Lezlm ' Z:l ‘Plk:>\§c

Dit reconstructie-algoritme wordt het 'Ordered Subset Expectation
Maximization’-algoritme genoemd (OS-EM). Bij dit algoritme dienen de

(2.22)
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deelverzamelingen gebalanceerd te zijn, hetgeen betekent dat elke deelverza-
meling evenveel informatie aan het reconstructieproces moet verstrekken of
dat de bijdrage van elke pixel tot elk van de subsets gelijk dient te zijn. Door de
richtingsafhankelijke attenuatie- en verstrooiingseffecten en door de plaatsaf-
hankelijke detectoreigenschappen is dit in de praktijk moeilijk haalbaar. Over
het algemeen worden zowel de projectiedata die tot een bepaalde deelverza-
meling behoren als de projectiehoeken in opeenvolgende deelverzamelingen
I, enl,, ., zo gekozen dat ze zo ver mogelijk uit elkaar liggen. Merken we

op dat het uitvoeren vahiteratie van het OS-EM-algoritme over het algemeen
betekent dat alle deelverzamelingen worden doorlopen en bijgevolg per ite-
ratie het aantal aanpassingen van het beeld overeenkomt met het aantal subsets.

Het gedrag van het ML-EM-algoritme is niet-lineair en plaatsafhanke-
lijk [96, 97]. In principe kunnen de resolutiekarakteristieken van de 'meest
waarschijnlijke oplossing’ worden voorspeld, maar die wordt in principe en-
kel bereikt bij een oneindig aantal iteraties. Wanneer het aantal iteraties wordt
beperkt is er geen garantie voor convergentie. Bovendien poogt ML-EM te be-
rekenen welke fractie van de gedetecteerde fotonen werd uitgezonden door een
voxel 7. Aangezien het vervalproces en bijgevolg het uitzenden van fotonen
een poissonproces is, zal de 'meest waarschijnlijke oplossing’ sterk onderhevig
Zijn aan ruis, terwijl de onderliggende activiteitsverdeling waarin men feitelijk
is gahteresseerd, dat niet is. Een mogelijkheid om dit probleem te vermijden
is het aantal iteraties te beperken daar de convergentiesnelheid voor hoge en
lage beeldfrequenties verschillend is. Tijdens de reconstructie worden immers
eerst de lage frequenties in het beelthgf@duceerd en pas bij een hoger aan-
tal iteraties de hogere frequenties. Zodoende zal het gereconstrueerde beeld
voor een beperkt aantal iteraties minder ruis bevatten. De convergentiesnel-
heid van een beeld kan echter ook plaatsafhankelijk zijn zodat het belangrijk is
dat een voldoend aantal maal worditgeerd, zodat het beeld in zijn geheel
de 'meest waarschijnlijke oplossing’ benadert. Zo wordt er over het algemeen
ongeveel0 maal getereerd. Het gereconstrueerde beeld kan dan worden ge-
filterd ten einde de bijdrage van hoge spatiale frequenties te beperken. Een
andere mogelijkheid is terug te gaan naar het bayesiaans formalisme ( 2.7)
en een a priori-waarschijnlijkheid aan het reconstructie-algoritme mee te ge-
ven dat verschillen tussen naburige voxelwaarden tegengaat. In vergelijking
met FBP kunnen statistische iteratieve reconstructietechnieken rekening hou-
den met het meetproces en de ruiskarakteristieken van de metingen. Boven-
dien vertrekken ze reeds van een gediscretiseerd beeldvormingsmodel en zijn
ze relatief gemakkelijk implementeerbaar en aanpasbaar. Daartegenover staat
dat de uitvoeringstijd van statistische iteratieve reconstructie-algoritmes (in de
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orde van een tiental minuten) doorgaans veel langer is dan de reconstructietijd
voor gefilterde terugprojectie (in de orde van enkele seconden). Dit gegeven
beperkt soms de klinische haalbaarheid en toepasbaarheid van deze algoritmes.

2.2.2 Transmissiescintitomogr afie

Een SPECT-beeldvormingssysteem neemt projectiebeelden op onder verschil-
lende hoeken van de stralingsemissie van een brondistributie. Deze brondistri-
butie zit meestal ingekapseld in een object of in het lichaam van eesnpati”
waardoor de stralingsintensiteit wordt geattenueerd door het omringende me-
dium of weefsel. Dit attenuatie-effect heeft een belangrijke weerslag op kwan-
tificatie van SPECT-beelden. Dit fysisch effect zorgt niet alleen voor een min-
der nauwkeurige schatting van de radioactiviteit in vivo maar leidt ook tot kwa-
litatief minder optimale beelden voor een klinische diagnose [98]. Om te kun-
nen inschatten hoe sterk attenuatie speelt binnen een object efitpadi het
mogelijk transmissiebeelden van het object of degudtinder verschillende
hoeken op te nemen volgens hetzelfde principe als SPECT-beeldvorming [99].
Dit gebeurt aan de hand van een externe stralingsbron die zich voor de detec-
tor bevindt en waarbij de patiit of het object tussen bron en detector wordt
gepositioneerd. Door deze projectiebeelden te vergelijken met een beeld op-
genomen zonder object of patit' tussen bron en detector, kan men zich een
idee vormen van de attenuatie in een bepaalde richting onder een zekere hoek
en kan een driedimensionaal attenuatiepatroon worden gereconstrueerd. Dit
wordt transmissiescintitomografie of TCT-beeldvorming (Transmission Com-
puted Tomography) genoemd. Wiskundig kan dit als volgt geformuleerd wor-
den. We gaan uit van een vast assenstelsel (X,Y). Verder veronderstellen we
dat een object met een distributie van lineaire attenuagféic@nteny (z, y)

wordt geplaatst tussen een externe bron en een detector die beide in tegenwij-
zerzin een continue rotatie uitvoeren over een hgekfervolgens defirgien

we een assenstelsel (U,T) dat eveneens in tegenwijzerzin continu roteert over
een hoelg (zie figuur 2.5), oveenkomstig met de roterende externe bron en de-
tector. Het reconstructieprobleem bestaat uit het bepalep {ary), gegeven

de lijnintegralens,, (¢) langs het pad (¢,7) bepaald door de hoek en door

de cardinaatt op de T-as en de intensiteit van de externe uﬁqm) voor de

hoekn en de cofrdinaatt. Het verband tussen beide wordt gegeven door de
volgende uitdrukking

I, (8) = IO (t) e~ Jucean Hx 0}, (2.23)

Na aanpassing van de metingen, geeft vergelijking 2.23 aanleiding tot de
volgende integraalvergelijking
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Dendriet Cellichaam

Figuur 2.7: Overzicht van de verschillende componenten van een hersencel of neu-
ron.

I () _
In (In (t)) = /Z(t’n) w(z,y) du. (2.24)

Dit is de radontransformatie van de tweedimensionale distributie van line-
aire attenuatiecfficiéntenu (z, y) (zie 2.1). Om deze distributie te reconstru-
eren kunnen in principe dezelfde technieken worden toegepast als in het geval
van emissiescintitomografie.

2.3 Anatomieen nucleaire beeldvor ming van de her se-
nen

Na bovenstaande toelichting bij de principes, zal hier een overzicht worden
gegeven van de structuur en werking van de hersenen. Vervolgens zullen
de verschillende functionele processen worden overlopen die door middel
van nucleaire medische beeldvorming kunnen worden gevisualiseerd en
gekwantificeerd.

Onze hersenen zijn opgebouwd uit afzonderlijke cellen, de hersencellen
of neuronen. Essentieel berust de werking van de hersenen als orgaan op
de communicatie van deze hersencellen met mekaar. Hersencellen geven
dus signalen aan elkaar door. Een hersencel bestaat uit een cellichaam met
een kern en twee soorten uitlopers (zie figuur 2.7). Enerzijds vormen de
dendrieten relatief korte uitlopers waarlangs de signalen naar het cellichaam
worden gestuurd. Anderzijds is het axon een lange uitloper die de signalen
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cerebrum
(2 hemisferen)

hersenstam

cerebellum

Figuur 2.8: Opdeling van de hersenen in het cerebrum (grote hersenen), cerebellum
(kleine hersenen) en de hersenstam.

van het cellichaam wegleidt en waarvan het uiteinde vertakkingen vertoont.
De cel pikt via de dendrieten signalen op van vorige cellen, en geeft ze
via het axon door naar het volgende neuron. Deze signalen zijn elektrische
actiepotentialen of zenuwimpulsen. Meestal zijn deze uitlopers omgeven
door een myelineschede die is opgebouwd uit glia- of steuncellen. Zij
vormen soort vet dat zorgt voor een snellere en meer effiei'geleiding

van de zenuwimpulsen. Op welbepaalde kleine afgelijnde plaatsen raken de
membranen van de neuronen mekaar heel dicht. Deze plaatsen wordt een
synapsen genoemd. De kleine ruimte tussen de twee celmembranen bij een
synaps noemt men de synaptische spleet. Het axonuiteinde van de vorige cel
vormt een synaps met de volgende cel, ofwekép van de dendrieten, ofwel

op het cellichaam zelf. Komt er een elektrische impuls aan op het axonuiteinde
van het zender-neuron, dan wordt er daar een chemische stof afgescheiden die
vrijkomt in de synaptische spleet en inwerkt op receptoren op het membraan
van het ontvanger-neuron in de synaps. Deze stof geeft dus de sighalen door
en wordt daarom transmitter genoemd. De communicatie in de hersenen
verloopt dus gedeeltelijk chemisch, en daarom kunnen geneesmiddelen
(chemische stoffen) die op deze transmitters inwerken, de communicatie en
dus hersenwerking verbeteren bij bepaalde aandoeningen, zoals bijvoorbeeld
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corpus
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Figuur 2.9: Sagittale doorsnede van de hersenen met aanduiding van de besproken
structuren.

bij depressies, fob@i (onrealistische angst) of neurodegeneratieve aandoe-
ningen. Deze chemische stap bij de signaalvoortplanting veroorzaakt een
sterke vertraging in de communicatie van cel tot cel, vooral als we dat vergelij-
ken met de snelheid van de puur elektronische signaaloverdracht in computers.

In de hersenen kan een onderscheid gemaakt worden tussen de grote
hersenen (cerebrum), kleine hersenen (cerebellum) en de hersenstam (zie
figuur 2.8). Alle structuren zijn opgebouwd uit grijze stof, die de zenuwlicha-
men bevat en witte stof, die enkel bestaat uit zenuwceluitlopers (dendrieten
en axonen), omgeven door hun respectievelijke myelineschede. De witte stof
dankt zijn naam aan de kleur van het grijswitte myeline.

De grote hersenen (zie figuur 2.9 en 2.10) bestaan uit twee hemisferen
of halfronden. De grijze stof bevindt zich vooral aan de buitenzijde van
deze hemisferen, d.i. de cerebrale cortex of hersenschors. In deze grijze stof
situeren zich functies als bewuste waarneming en associatie (herkennen en
begrijpen), bewegingscontrole met de contractie van spieren emlinatie
van complexe bewegingspatronen en hogere functies zoals analyse van een
situatie en bepaling van een doel. Beide hemisferen zijn met elkaar verbonden
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Figuur 2.10: Coronale doorsnede van de hersenen met aanduiding van de besproken
structuren.

door de hersenbalk, een witte-stofstructuur die zich situeert in de diepte van
de scheidingsgoot tussen de hemisferen en de zenuwimpulsen tussen beide
hersencellen geleidt. Daarnaast worden in de grote hersenen ook enkele
diepe grijze kernen aangetroffen, zoals de thalamus, de hypothalamus en de
basale kernen of ganglia (putamen en nucleus caudatus). Terwijl de thalamus
fungeert als schakelzone voor de bewuste sensibiliteit en de hypothalamus
instaat voor bijvoorbeeld gedragsprikkels (lust, woede, ouderlijke zorg,
seksuele drift), homeostase (honger, dorst, temperatuur) en circadiane ritmes,
spelen de basale kernen of ganglia een rol in de spiertonus en in de initiatie en
automatisatie van beweging. Verder onderscheiden we in de grote hersenen
ook nog met vocht gevulde holtes of ventrikels, waaronder twee laterale, een
centraal derde en ter hoogte van de hersenstam vierde ventrikel. Dit vocht
wordt het cerebrospinaal vocht genoemd. Al deze ruimtes staan in verbinding
met elkaar. Bovendien wordt het dak van het vierde ventrikel gevormd door
een dunne wand, waarin een aantal openingen kunnen worden teruggevonden.
Zo komt het cerebrospinaal vocht niet alleen voor in de ventrikels maar ook
rond de hersenen en tussen de hersenvliezen. De produktie van dit vocht gaat
continu door zodat er een circulatie wordt onderhouden in de ventrikels en
rond de hersenen.
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De kleine hersenen situeren zich onder het achterste of occipitale deel
van de grote hersenen en achter de hersenstam. Ze omvatten eveneens uit
twee hemisferen die opnieuw bestaan uit een grijze cortex of schors, een
hoeveelheid witte stof en enkele diepe grijze kernen. De functie van het
cerebellum betreft voornamelijk de @alinatie en het evenwicht.

De hersenstam bevindt zich voor de kleine hersenen, onder de grote
hersenen en bestaat uit drie te onderscheiden delen: mesencephalon (midden-
hersenen), de pons (brug) en het verlengde ruggenmerg (medulla oblongata).
De hersenstam fungeert als doorgangsstation voor alle verbindingen van de
grote en kleine hersenen met het ruggemerg. Bovendien bevat de hersenstam
enkele vitale centra die instaan voor de regeling van levensbelangrijke functies
(hartslag, bloeddruk, ademhaling). Ook het bewustzijn wordt voor een groot
deel verzorgd door de hersenstam.

Uit bovenstaande uiteenzetting blijkt dat de hersenen verschillende
lichaamsfuncties controleren. Hiervoor zullen de hersencellen energie uit
glucose gebruiken om neurotransmitters aan te maken en elektrische activiteit
te produceren. Ook zuurstof is hierbij van fundamenteel belang. Daar de
hersenen functioneel geen homogene structuur vormen, zal het verschil in
neurologische activiteit een verschillende energievraag en -verbruik impli-
ceren voor verschillende hersenregio’s. Bijgevolg zal de bloedperfusie (die
instaat voor de toevoer van zuurstof) en het glucoseverbruik in de hersenen
variéren tussen verschillende personen en bij eenzelfde persoon afhankelijk
Zijn van de hersenregio, het tijdstip, de functionele activiteit en een mogelijk
Ziektebeeld.

Daarnaast zijn de hersenen vanuit neurochemisch standpunt eveneens
geen homogene structuur. Verschillende hersenfuncties komen immers tot
stand door de interactie van verschillende neurotransmitters met hun corres-
ponderende receptors. Zo heeft het dopaminergisch systeem een belangrijk
aandeel in de controle van beweging door de uitscheiding van de neurotrans-
mitter dopamine en de interactie ervan met specifieke dopaminereceptoren.
De neurotransmitter- en receptordensiteit kan hierbij ook onderhevig zijn
aan veranderingen in functie van de fysiologische vraag of een eventueel
ziektebeeld.

Aan de hand van een radioactieve speurstof biedt nucleaire medische
beeldvorming de mogelijkheid hogergenoemde fysiologische hersenfuncties
te onderzoeken. Over het algemeen wordt de desbetreffende speurstof intrave-
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neus ingespoten, zodat deze door bloed-herseebamioet kunnen dringen.

Er kan een onderscheid worden gemaakt tussen drie soorten speurstof. Ener-
Zijds zijn er perfusiespeurstoffen die de lokale doorbloeding van de hersenen
detecteren. Anderzijds weerspiegelen de metabolische speurstoffen het lokaal
zuurstof- of glucoseniveau in de hersenen. Tenslotte zijn er speurstoffen
die gebaseerd zijn op het synaptisch transmissieproces waarbij transmitters
en receptoren zijn betrokken. Hun concentratie is afhankelijk van de lokale
interactie tussen hersencellen die kan wordenweéd door een ziektebeeld

of de effecten van een toegediend geneesmiddel.

Teneinde een objectieve visuele en kwantitatieve interpretatie van de ho-
gergenoemde fysiologische hersenfuncties toe te laten, dient de beeldinfor-
matie die bekomen wordt met nucleaire medische beeldvorming, de onderlig-
gende speurstofconcentratie zo goed mogelijk te weerspiegelen. De kwanti-
tatief nauwkeurigheid van nucleaire beeldvormingtechnieken is bijgevolg van
groot belang om een accurate diagnose toe te laten.

2.4 Anatomische standaardisatie en kwantificatie van
her sen-SPECT-beelden

Na bovenstaande toelichting zal hier een overzicht worden gegeven van de
verschillende stappen in de verwerking en kwantificatie van SPECT-beelden
van de hersenen.

Na reconstructie van de projectiedata, volgt een anatomische standaardi-
satie van de meetdata. Dit houdt in dat gereconstrueerde SPECT- en PET-
beelden van zowel doorbloeding als metabolische processen in de hersenen
worden gematcht met een standaard modelvorm van activiteit in de hersenen.
Verschillende methodologés om dit te realiseren staan reeds op punt en zijn
reeds beschreven [100-102]. De transformatie van de hersen-SPECT-beelden
van individuele pagnten naar een driedimensionale dataset van hersenbeelden
met standaard vorm en afmetingen heeft volgende voordelen voor de kwantifi-
catie van functionele neurobeeldvorming:

e Het laat een automatische semikwantitatieve analyse toe, gebaseerd op
vooraf afgelijnde regio’s, teneinde bindingsverschillen en asymnegtrie”
te detecteren. Indien men niet kan beschikken over een gefitte en vooraf
gedefinieerde regiokaart, dan moet dit voor elke studie opnieuw interac-
tief gebeuren, hetgeen operatorafhankelijk en tijdrovend is.
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Figuur 2.11: Voorbeeld van een regiokaart voor perfusiebeelden van de hersenen (a)
en receptorbeelden van de hersenen (b).

e Daar het hier gaat om functionele beeldvorming, is uitgesproken ana-
tomische informatie in het beeld niet vanzelfsprekend. Bijgevolg zal
de anatomische standaardisatie van een hersenbeeld van een individu-
ele patént met een stereotactische hersenatlas de arts helpen met het
lokaliseren van letsels en foci. Meestal wordt als standaardruimte de
Talairach- hersenatlas [103] gebruikt.

e Anatomische standaardisatie laat een vergelijking toe eéanenkele
patiént of een groep van patiten met een controlegroep van normale
vrijwilligers. Dit kan zowel pixelgewijs als op basis van relevante re-
gio’s. De controle-groep waarvan sprake speelt bij deze manier van
verwerking een cruciale rol [104]. Hiervoor is een reeks van gezonde
vrijwilligers wenselijk die qua leeftijd gematcht is met de te onderzoe-
ken paténtenpopulatie.

25 Het SPECT-acquisitiesysteem voor hersenonder-
zoek

Er bestaan reeds verschillende SPECT-systemen die speciaal ontwikkeld zijn
voor de beeldvorming van de hersenen, zoals de ASPECT [105] en de CE-
RASPECT [106].

In dit werk gebeurt de acquisitie van de projectiebeelden voor SPECT-
beeldvorming van de hersenen met een Toshiba GCA-9300A/HG [107].
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Figuur 2.12: Vooraanzicht van het Toshiba GCA-9300A/HG SPECT-
beeldvormingssysteem.

Figuur 2.13:  Achteraanzicht van het Toshiba GCA-9300A/HG SPECT-
beeldvormingssysteem.
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Figuur 2.14: Schematisch overzicht van de detectorconfiguratie voor een Toshiba
GCA-9300A/HG SPECT-beeldvormingssysteem.

Dit is een driekops SPECT-systeem bestaande uit drie gammacamera’s
van het Anger-type. Zij vormen een driehoekig meetsysteem dat kan
roteren rond een vast punt. De afstand van elke gammacamera tot het
rotatiecentrum kan vaeién tusser807 en 132 mm. Elke gammacamera
beschikt over45 fotonvermenigvuldigerbuizen gekoppeld aan &h mm

dik Nal(TIl)-kristal en heeft een afscherming voer en X-straling tot

180 keV. De twee sets van drie collimatoren ter onzer beschikking zijn
lage-energie-hoge-resolutie-parallelle-bundelcollimatoren (LE-HR-PB) en
lage-energie-superhoge-resolutie-waaierbundelcollimatoren  (LE-SHR-FB),
alle gemaakt uit lood. Voor de set waaierbundelcollimatoren bedraagt de
lengte van de collimatorgatef) mm en de septale diki&1 mm. Ze hebben

een focale lengte vaB97 mm en moeten gebruikt worden op minimale
rotatie-afstand1(32 mm). Het gezichtsveld in het rotatiecentrum bedradgt

mm bij 210 mm voor de parallelle-bundelcollimatoren 220 mm bij 210 mm

voor de waaierbundelcollimatoren. Projectiedata kunnen opgemeten worden
met een hetzij stapsgewijze, hetzij continue rotatie van de gammacamera’s.
In het laatste geval kunnen meerdere rotaties rondom denpatiorden
uitgevoerd, waarbij de draairichting van de rotaties wordt omgedraaid en de
data van de verschillende rotaties voor eenzelfde hoek worden gesommeerd.
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Figuur 2.15: Overzicht van de positionering van de verschillende energievensters bij
een acquisitie met zes energievensters.

Specifiek voor hersenstudies worden de gammacamera’s op minimale afstand
van het rotatiecentrum gebracht om een zo optimaal mogelijke resolutie te
bekomen. Op het beduiteinde wordt een hoofdsteun aangebracht teneinde
het hoofd zo goed mogelijk te immobiliseren. Indien uitgerust met de
waaierbundelcollimatoren, kan aan TCT-beeldvorming worden gedaan. In dit
geval kan de externe stralingsbron worden aangemaakt dod%ean lang
omhulsel § mm interne diameter]0 mm externe diameter), gemaakt van
PMMA (polymethyletacrylaat), op te vullen met een radionuclide in vloeibare

of vaste vorm. Voor de meting wordt dit omhulsel geplaatst in de focale lijn
van de waaierbundelcollimator en dit kan gedaan worden voor elke collimator.

Verder heeft het systeem een energieresolutie van om eyhiferwijl
een acquisitie met zes energievensters mogelijk is. Hierbij kunnen twee
hoofdvensters gecentreerd worden op de twee fotopieken met een verschil-
lende energie, terwijl langs elke zijde van een hoofdvenster nog een zijvenster
kan worden gepositioneerd (zie figuur 2.15).

Merken we tenslotte op dat opgenomen projectiedata automatisch wor-
den gecorrigeerd voor een varénde respons van de verschillende fotonver-
menigvuldigerbuizen, dit voor zowel de positiebepaling (lineariteitscorrectie)
als de energiebepaling (energiecorrectie) van het invallende foton. Ook niet-
uniformiteiten te wijten aan kleine lokale variaties op de camerakarakteristie-
ken worden gecompenseerd (uniformiteitscorrectie).
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2.6 Beduit

In dit hoofdstuk werd het principe vas-emissiebeeldvorming besproken,
vertrekkend van planaire nucleaire beeldvorming om tenslotte te komen tot
SPECT-beeldvorming. Vervolgens werden verschillende reconstructietechnie-
ken overlopen die gebruikt kunnen worden om uit een gemeten sinogram de
brondistributie te reconstrueren. Hierbij werden gefilterde terugprojectie en het
ML-EM-algoritme uitgebreid besproken. Ook op transmissiescintitomografie
werd kort ingegaan. Verder werd er een overzicht gegeven van de functionele
werking van de hersenen en van de verschillende stappen in de verwerking en
kwantificatie van SPECT-beelden van de hersenen. Tenslotte werden kort de
mogelijkheden en beperkingen toegelicht van het detectiesysteem dat voor het
praktisch luik van dit onderzoek werd gebruikt.



Hoofdstuk 3

Resolutie en sensitiviteit van
een gammacamera

De resolutie en sensitiviteit van een gammacamera worden enerzijds bepaald
door de resolutie en sensitiviteit van de collimator en anderzijds door de
efficientie en precisie van het achterliggende detectie- en lokalisatiesysteem.
De bedoeling van dit werk is te komen tot een modellering van de resolutie
en sensitiviteit van een SPECT-beeldvormingssysteem zodat een gesimuleerd
sinogram kan worden gegenereerd met resolutie- en sensitiviteitskarakteristie-
ken zo identiek mogelijk aan een gemeten sinogram.

De resolutie en sensitiviteit van de collimator wordt de geometrische reso-
lutie en sensitiviteit genoemd en hangt af van het type collimator dat wordt ge-
bruikt (zie hoofdstuk 2). Een convergerende geometrie zoals bij waaierbundel-
en kegelbundelcollimatoren, heeft als voordeel dat, voor eenzelfde afmeting
van de gaten en dikte van de collimator, een betere sensitiviteit wordt bereikt in
vergelijking met parallelle-bundelcollimatoren. Dit kan vooral nuttig zijn wan-
neer kleine organen zoals het hart en de hersenen in beeld moeten worden ge-
bracht. Het was Jaszczak [108] die als eerste een convergerende bundelgeome-
trie gebruikte om de sensitiviteit te verhogen bij SPECT-beeldvorming van de
hersenen. Hiervoor werd een waaierbundelcollimator gebruikt waarbij de ga-
ten gefocusseerd zijn naar een lijn evenwijdig met de rotatie-as van de camera.
Dit werd gevolgd door het gebruik van een waaierbundelcollimator [109] die
speciaal ontwikkeld was voor SPECT-beeldvorming van de hersenen en waar-
bij rekening werd gehouden met een eventuele obstructie door de schouders
van de patht. Nadien werd kegelbundelcollimatie igglementeerd [110]
om de sensitiviteit van een roterende gammacamera verder te optimaliseren
voor SPECT-beeldvorming van de hersenen.
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De verbeterde sensitiviteit van een convergerende geometrie kan worden
gebruikt voor een betere resolutie door de parameters van de collimator te
gaan aanpassen. Zo kan bijvoorbeeld een collimator worden ontworpen
die eenzelfde sensitiviteit heeft op een specifieke afstand als een bepaalde
parallelle-bundelcollimator maar waarbij de verhouding tussen lengte en
breedte van een collimatoropening kleiner zal zijn en de resolutie bijgevolg
beter. In combinatie met convergerende collimatie bieden SPECT-systemen
uitgerust met meerdere detectorkoppen nog een extra winst in sensitiviteit.
Sommige van deze detectiesystemen kunnen ook tegelijkertijd emissie- en
transmissiedata opmeten. Deze laatste kunnen dan gebruikt worden om te
corrigeren voor de variabele attenuatie in het lichaam van dergati”

De nauwkeurigheid van de plaatslokalisatie van een fotoninteractie met het
kristal door de achterliggende elektronica wordt de intrinsieke resolutie van
een gammacamera genoemd. Over het algemeen wordt de intrinsieke resolutie
gemodelleerd aan de hand van een gaussiaan, terwijl wordt aangenomen dat de
intrinsieke resolutie plaatsonafhankelijk is voor het gehele detectoropperviak.
Dezelfde veronderstelling wordt gemaakt voor de teledffité die eveneens
constant wordt geacht voor het hele kristalopperviak.

In dit hoofdstuk zal de geometrische resolutie en sensitiviteit, alsook
de telefficéntie van het kristal worden besproken voor waaierbundel- en
parallelle-bundelcollimatoren. We laten kegelbundelcollimatie buiten be-
schouwing, hoewel ze de beste sensitiviteit vertoont voor detectie met een
groot kristal. Het is echter moeilijk een beeld vrij van artefacten te recon-
strueren wanneer tijdens het opmeten van data de positie van het focaal punt
van de collimator beperkt blijft toeén vlak [111]. Dit is het geval bij de
meeste huidige SPECT-systemen. Projectiedata worden immers opgemeten
door rotatie rond een vaste as waarbij het focaal punt een circulaire of
elliptische baan beschrijft in eenzelfde vlak. Voor kegelbundeltomografie
zal een detectiesysteem voldoende data opmeten indien de baan beschreven
door het focaal punt op zijn minsén snijpunt heeft met een willekeurig viak
door het te reconstrueren volume. Een planaire circulaire baan voldoet niet
aan deze nodige voorwaarde. Bij kegelbundeltomografie bevat een huidige
SPECT-acquisitie bijgevolg onvoldoende projectiedata voor een reconstructie
vrij van artefacten.

Vanuit logistiek standpunt merken we nog op dat er in principe twee
methodologien bestaan voor het maken van parallelle- en waaierbundelcol-
limatoren. Enerzijds heeft men geplooide collimatoren en anderzijds gegoten
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collimatoren.

Figuur 3.1: Getekend voorbeeld van een plaat gebruikt bij de fabricatie van geplooide

collimatoren.
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Figuur 3.2: Getekend voorbeeld van een dwarsdoorsnede loodrecht op de focale lijn
van een geboorde waaierbundelcollimator.

Geplooide collimatoren bestaan uit een reeks stapelbare geplooide platen
van een sterk absorberend materiaal (zie figuur 3.1). Deze platen worden in de
meeste gevallen aan elkaar gelijmd. De plooien in de platen bepalen de vorm
van de gaten en eventueel ook de convergerende geometrie. In het geval van
waaierbundelcollimatoren worden platen van eenzelfde diktebruikt zo-
dat in de richting loodrecht op de platen een patroon van parallelaygedide
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gaten wordt gecexrd. Voor het verkrijgen van de convergerende geometrie
wordt een plaat zo geplooid dat de gatgrooffeaan de voorkant van de
collimator een constante factor kleiner is dan de gatgrootte aan de achterkant
van de collimator. Deze manier van fabrikatie heeft tot gevolg dat de vorm van
de gaten aan de voor- en achterkant van de collimator onveranderd blijft over
het ganse collimatoropperviak. In figuur 3.1 wordt een voorbeeld gegeven
van een plaat die aanleiding geeft tot een waaierbundelgeometrie met een
hexagonale gatenstructuur.

Daartegenover staat dat collimatoren ook kunnen worden gegoten. Dit
gebeurt aan de hand van een gietvorm waarbij gebruik wordt gemaakt van
pinnen die vastgezet zijn op een grondplaat. Deze pinnen hebben een con-
stante doorsnede, maar om een convergerende bundelgeometrie te genereren
nemen zij verschillende hoeken aan ten opzichte van de grondplaat. Bijgevolg
zullen zowel aan de voor- als achterkant van de collimator gaten worden ge-
creferd die een uitgerokken versie zijn van de pindoorsredst effect wordt
geillustreerd in figuur 3.2 en zal vooral uitgesproken zijn voor een grotere hoek
w tussen de as van de collimatoropening en de normaal op het collimatorvlak.
De gatgrootte! wordt immers gegeven dody cos (w). Dit zal het geval zijn
indien bijvoorbeeld waaierbundelcollimatoren worden gebruikt met een rela-
tief korte focale afstand. Gevolg is dat de vorm van de gaten aan de voor- en
achterkant van de collimator gaat veranderen als functie van de positie op het
collimatorvlak.

3.1 Intuitieve benadering van de geometrische resolu-
tie en senditiviteit van een collimator

In eerste instantie kan de sensitiviteit en het resolutiegedrag van een collima-
tor intuitief worden ingeschat (zie figuur 3.3). Beschouw een schematische
representatie van een waaierbundelcollimator met focaal penteen focale
afstandF’ waarbij B de afstand is tussen de achterkant van de collimator en het
detectievlak en. de dikte van de collimator. We deferén een assenstelsel,
waarbij we als oorsprong het rotatiecentrakiezen op een afstan@l van het
collimatoroppervlak die overeenkomt met de radius tijdens rotatie. Verder kie-
zen we de S’-as in het verlengde van de detector en door de oorsprong, de S-as
in het verlengde van de collimator en in het detectieviak en de U-as loodrecht
op het collimatoroppervlak en door de oorsprong. Bovendien wordt uitgegaan
van een perfecte collimator, zodat het probleem in twee dimensies kan worden
benaderd. Beschouwen we in een pfitu) op een afstand van het waai-
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Figuur 3.3: Intuitieve benadering voor de sensitiviteit van een waaierbundelcollima-
tor met focaal punif en focale afstand”. De openingshoek en bijgevolg ook de
sensitiviteit is hoger voor een infinitesimaal kleine cirkel in een jutie zich verder
van het collimatoroppervlak bevindt dan een phunt

erbundelopperviak een infinitesimaal kleine cirkel met een diardeténdien

we perfecte collimatie veronderstellen, wordt de sensitiviteit voor deze cirkel
bepaald door de richtingen vanuit het focaal punt waarvoor straling uit deze
cirkel kan worden gedetecteerd. Sommatie van deze richtingen komt overeen
met de openingshoekdie bij benadering gegeven wordt door

cos (w)
(F = D)

waarbijw de hoek is die gevormd wordt door de richting bepaald door het
focaal punt en het centrum van de cirkel enerzijds en de normaal op het colli-
matoroppervlak anderzijds. Zoals blijkt uit figuur 3.3 geeft een puop een
afstandD, van het collimatoroppervlak aanleiding tot een grotere openings-
hoeké, dan een punk (openingshoeld,) dat zich op een kleinere afstatiy
van het collimatoroppervlak bevindt. Daar de detectierichtingen niet loodrecht
invallen op het detectievlak, dient de openingsh8é& worden gewogen met
cos (w) teneinde de fractieos (w) dr evenwijdig met het collimatoroppervlak

0

12

dr (3.1)
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in rekening te brengen. Zodoende kan voor een cirkel met een infinitesimaal
kleine diameterdr in een punt met cordinaten(d,«) de sensitiviteit voor
detectie gegeven worden door

, cos? (w)
G (s ,u) x mdr (3.2)
. (F — (R4 u)) dr.

((F — (R+u)*+ 3'2)

De geometrische sensitiviteit van een waaierbundelcollimator is dus
afhankelijk van de afstand tussen bron en focaal punt of tussen bron en
collimator en van de hoek gevormd tussen de normaal op het detectorviak en
de invalsrichting. De redenering om te komen tot vergelijking 3.2 gaat op voor
een geplooide collimator waar de verhouding tussen de oppervilakte van de
gaten en de oppervlakte van de septa doorheen de collimator constant blijft.
Merken we ook op dat in deze tweedimensionale afleiding geen rekening
wordt gehouden met een mogelijke schuine inval op de detector, waardoor de
weglengte doorheen het kristal groter wordt en zodoende de kans op volledige
absorptie en bijgevolg detectie groter wordt.

Relatief ten opzichte van de geometrische sensitiviigio, — R) aan het
collimatoroppervlak en in het centrum van de collimator, kan de sensitiviteit
in een punt(s’, u) geschreven worden als

F cos? (w)

(F'— (R+u)

Aan de hand van uitdrukking 3.3 werd de sensitiviteit berekend voor een
waaierbundelcollimator met een focale afstand $8nmm. Het verband 3.3
voor de geometrische sensitiviteit van een waaierbundelcollimator werd reeds
experimenteel geverifieerd in de literatuur [112]. Indien de sensitiviteit relatief
wordt beschouwd ten opzichte van de sensitiviteit aan het collimatoroppervlak,
dan wordt vergelijking 3.3:

G(s',u) = G(0,-R) (3.3)

F
G(D)=Gy—=———=met0<D<FenD=F — (R+u). (3.4)
(F - D)
Hierbij stelt Gy de sensitiviteit voor aan het collimatoropperviak, dit
is voor D = 0. Deze relatie kan ook in de literatuur worden teruggevon-
den [109, 113].
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Aan de hand van deze methodologie kan men ook gemakkelijk inzien
dat in het geval van een parallelle-bundelcollimator waarbij het focaal punt
zich op oneindig bevindt, de sensitiviteit constant is en onafhankelijk van de
afstand tussen bron en collimator.

relokieve sensitiviteit

Figuur 3.4: De sensitiviteit in het gezichtsveld van een waaierbundelcollimator met
397 mm als focale afstand, relatief ten opzichte van de sensitiviteit aan het collimator-
oppervlak en in het centrum van de collimator.

Uit de voorgaande redenering kunnen ook enkele conclusies worden ge-
trokken betreffende de resolutie van een collimator. Daar in het geval van een
parallelle-bundelcollimator de sensitiviteit onafhankelijk is van de afstand tus-
sen bron en detector, zal de resolutie lineair afnemen met de afstand in het
kwadraat. De stralingsintensiteit van een puntbron daalt immers omgekeerd
evenredig met het kwadraat van de afstand tot die puntbron. Indien de resolu-
tie wordt gekarakteriseerd met behulp van een gaussiaan, betekeneglit in
dimensie dat de FWHM (Full Width Half Maximum) lineair zal toenemen met
de afstand tot de collimator. Dit komt overeen met de volgende uitdrukking

FWHM,, (D) (D + L + B). (3.5)

In het geval van een waaierbundelcollimator blijft de sensitiviteit niet con-
stant maar neemt toe binnen het gezichtsveld (FOV) als functie van de afstand
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tot de collimator (zie vergelijking 3.2). Bijgevolg kan worden verondersteld
dat de FWHM die de resolutie in de waaierbundelrichting karakteriseert, aan
de volgende uitdrukking zal voldoen

(D + L+ B)
(F — D)

In wat volgt zullen we eerst dieper ingaan op de modellering van de ge-
ometrische resolutie van een gammacamera, om vervolgens te komen tot de
sensitiviteit van de collimator en detector. Hierbij zal een eenvoudig sensiti-
viteitsmodel worden getoetst aan ezm- en tweedimensionaal model dat de
collimatie in rekening brengt.

FWHM f,,, (D) (3.6)

3.2 Modellering van de geometrischeresolutie van een
gammacamer a

Om een idee te krijgen van de geometrische resolutie van een gammacamera,
kan in principe de collimatorrespons experimenteel worden opgemeten. Dit
heeft als voordeel dat secundaire effecten zoals collimatorverstrooiing en -
penetratie worden gecludeerd. Nadeel is dat zulke metingen uitvoerig kun-
nen zijn daar de resolutie op een aantal verschillende afstanden tot de colli-
mator dient te worden opgemeten. Bovendien zullen de opgemeten respons-
functies onderhevig zijn aan ruis. Om de invloed van ruis te elimineren en de
opslag van data te reduceren, worden deze opgemeten responsfuncties vaak
geparametriseerd als functie van de afstand tot de collimator. Dit gebeurt door
aan deze metingen functies te fitten, waarbij over het algemeen gaussiaanse
functies worden gebruikt. In het geval van convergerende-bundelcollimatoren
kan echter niet zomaar worden aangenomen dat de responsfunctie van de colli-
mator plaatsinvariant is in een vlak parallel met het collimatorvlak. Dit experi-
menteel nagaan zou nog meer metingen vereisen. Bijgevolg zou het nuttig zijn
indien dit kan aangetoond worden aan de hand van een analytisch formalisme
voor de responsfunctie van een collimator.

3.2.1 Effectieve geometrische puntspreidingsfunctie van een colli-
mator

De geometrische resolutiekarakteristieken van een collimator kunnen worden
beschreven door de zgn. geometrische transferfunctie van de collimator. Deze
transferfunctie wordt gedefinieerd als de tweedimensionale fouriergetrans-
formeerde van het genormaliseerde beeld van een puntbron, gevormd in een
vlak achter de collimator, door fotonen die door de collimatorgaten worden
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doorgelaten. Dit betekent echter niet dat deze transferfunctie plaatsinvariant
is. Bij scintillatiecamera’s is het beeld van een puntbron afhankelijk van de
positie van het gatenpatroon relatief ten opzichte van dat van de puntbron.
De beelden zullen immers verschillend zijn indien hetzij een collimatorgat
hetzij een septum zich direct tussen de puntbron en het camerakristal bevindt.
Deze positie-afhankelijkheid kan worden omzeild door het defami'van een
zogenaamde effectieve puntspreidingsfunctie van een collimator. Dit is het
gemiddelde beeld van een puntbron uitgemiddeld over alle mogelijke relatieve
laterale posities van het gatenpatroon van de collimator ten opzichte van
de puntbron binnen het gebied rond die puntbron dat overeenkomt met een
tweedimensionale periodieke module van het gatenpatroon. Dit gemiddeld
beeld van een puntbron zou direct kunnen worden opgemeten indien de
collimator op een willekeurige manier lateraal wordt bewogen gedurende het
beeldvormingsproces. In principe is het mogelijk een puntspreidingsfunctie af
te leiden die rekening houdt met effecten ten gevolge van de vorm en positie
van de collimatoropeningen [114]. Een dergelijke afleiding is echter nog een
stuk complexer en voor de meeste toepassingen zijn effecten ten gevolge van
het gatenpatroon verwaarloosbaar.

Deze effectieve puntspreidingsfunctie van een collimator werd het eerst
gedefinieerd voor parallelle-bundelcollimatoren. Ze komt overeen met het
genormaliseerde beeld van een puntbron dat wordt verkregen indien de centra
van de stationaire rij van collimatorgaten alle mogelijke posities aannemen
relatief ten opzichte van de camera en de puntbron en dit gedurende eenzelfde
tijdsinterval. Conceptueel komt dit op hetzelfde neer als het centrum van een
collimatorgat te verschuiven doorheen het gehele collimatorviak. Bijgevolg
kan de effectieve geometrische responsfunctie van de collimator worden
berekend aan de hand van de geometrische effecteméracdllimatorope-
ning. Op basis van dit uitgangspunt kan een uitdrukking worden afgeleid
voor de effectieve puntspreidingsfunctie van een parallelle-bundelcollimator,
gebaseerd op de vorm van de openingen [115].

In het geval van een waaierbundelcollimator is het echter moeilijk om de
collimator te gaan bewegen om de invloed van de septa in het gatenpatroon
uit te middelen. De positie van het focaal punt moet immers vast blijven en
bijgevolg zou men de collimator moeten kunnen vervormen. Conceptueel
wordt de effectieve puntspreidingsfunctie van een waaierbundelcollimator
gedefinieerd door het focaal punt vast te houden en elk gat mathematisch
te gaan bewegen. Dit komt neer op het bewegen a&m collimatorgat
doorheen het gehele collimatorvliak op een manier zodat convergentie met



48 Resolutie en sensitiviteit van een gammacamera

het focaal punt behouden blijft. Bijgevolg kan ook hier aan de handegan ~
collimatorgat de effectieve geometrische responsfunctie worden berekend,
waarbij de vorm en oeiitatie van de collimatorgaten in rekening worden
gebracht.

Merken we tenslotte op dat het berekenen van de effectieve geometrische
responsfunctie van een collimator door middel van de geometrieémcol-
limatorgat niet opgaat voor gegoten collimatoren. Er wordt immers veronder-
steld dat de vorm van de gaten aan zowel de voor- als achterkant van de colli-
mator onveranderd blijft voor het hele collimatoropperviak. Dit is echter niet
het geval bij gegoten collimatoren (zie figuur 3.2). Men kan veronderstellen
dat de geometrie van de gaten hetzelfde blijft in de buurt van een detectiepunt
en op basis van dit uitgangspunt een analytisch formalisme voor de transfer-
functie van de collimator afleiden [116].

Effectieve geometrische puntspreidingsfunctie van een waaier bundelcolli-
mator

Veronderstellen we dat een puntbron zich op een afstamdn het collimator-

vlak bevindt en dat de openingsfunctie van een collimatorgat aan de voorkant
van de collimator gegeven wordt doofs) metc een vector in het detectie-
vlak. De openingsfunctie neemt de waaiddaan voor elk punt in de opening

en de waard® voor alle punten erbuiten. Laten we verder aannemen dat de
focale lijn van de waaierbundelcollimator evenwijdig loopt met de Z-as, de
rijen convergerende collimatorgaten evenwijdig zijn met de S-as en de U-as
loodrecht op het detectievlak staat en door het centrum van de collimator gaat
(zie figuur 3.5). Veronderstellen we vervolgens gatle positie van de lood-
rechte projectie op het detectievlak van een puntbron op een afBtaoichet
collimatoroppervlak em een detectiepunt in dat vlak. Zij verdBrde afstand
tussen de achterkant van de collimator en het detectieviak @éa dikte van

de collimator. Een lijn gedefinieerd door de positie van de puntiy@m het
detectiepunt zal enkel worden gedetecteerd indien het kan passeren door de
opening vooraan en achteraan de collimator van een collimatoropening. Dit
betekent dat het detectiepungelokaliseerd moet zijn in de doorsnede van de
projecties van de opening vooraan en achteraan van het desbetreffende colli-
matorgat op het detectieviak. We defiren de plaatsvectorap = (sp, zp)

enp aan de hand van volgende uitdrukkingen
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Figuur 3.5: Schematisch overzicht van het assenstelsel dat gekozen werd voor de
afleiding van de effectieve geometrische puntspreidingsfunctie van een waaierbundel-
collimator voor een puntbron op afstarl tot het collimatoropperviak maty de
plaatsvector van de loodrechte projectie van de puntbron op het detectieutal, en

de plaatsvector van de projectie van de puntbron op het detectievlak volgens de waai-
erbundelgeometrie.

sp = m[(F — D)s — (F 4+ L + B)sg,

zZp = ﬁ(z — 2p), (3.7)

_ 4 _ D _ _IL+B
P=T — pir+BY — DrLrBYO:

metr’ de positie van een collimatoropening aan de voorkant van de colli-
mator. De plaatsvector p bepaalt de positie, relatief ten opzichte van het cen-
trumr’ van een collimatoropening, waar de verbindingslijn tussen de puntbron
ro en het detectiepunt het vlak snijdt dat overeenkomt met de voorkant van
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de collimatoropperviak. De plaatsvectgs — p duidt de positie aan van het
snijpunt van de verbindingslijn tussen puntbron en detectiepunt met het viak
corresponderend met de achterkant van de collimator, relatief ten opzichte van
het centrum van een collimatoropening aan de achterkant van de collimator en
vertaald naar het vlak dat oveenkomt met de voorkant van de collimator. Bijge-
volg is de totale fotonenflux in een punt/an het detectievlak [117] evenredig

is met

¢(ra To, D) = (,25(1']))

B ((D+Lk4(r[;;flr3> IQ)% J I3 o(rp = plo(=p)dp,
r—ro
(3.8)

waarbij voor een vaste locatie van de puntbrgren een vaste detectie-
plaatsr geintegreerd wordt over alle mogelijke positiésan collimatorgaten
waardoor de lijn, die de puntbrory met het detectiepunté verbindt, het
detectiekristal kan bereiken. Voor een vastey en D zijn p enrp onafhan-
kelijk en is¢ de convolutie van de openingsfunctig) met zijn tegengestelde
o(—¢) (zie 3.8).

De uitdrukking voors(r, ro, D) geeft de relatieve fotonenflux weer uit een
puntbron op afstand en op positier in het detectievlak dat een punbe-
reikt in het detectievlak indien een collimatorgat op alle mogelijke posities
in het detectievlak wordt gelokaliseerd. Het feit ¢dt, ry, D) afhankelijk is
van sg, impliceert dat de puntresponsfunctie van een waaierbundelcollimator
niet-stationair is over het detectievlak. Beeldvorming met een waaierbundel-
collimator kan evenwel plaatsinvariant worden gemaakt door een geijkte li-
neaire transformatie van de activiteitsdistributie in de objectruimte. Immers,
indien de veranderlijkeg vervangen wordt door een andere veranderlijke
en ¢ wordt uitgedrukt als functie vam, rp, €n D, dan is¢ plaatsinvariant
voor een vasté als de uitdrukking enkel afhangt van- ry, enD. Als ro,
wordt gedefinieerd alft-EE s, 29] of als de projectie van de puntbron op
het detectievlak zodat het focaal punt, de puntbron en het detectiepeahop -
lijn liggen, dan isrp enkel een functie van — rg,, voor een vaste afstantd
met volgende componenten

_ L(F-D)
SD = m[s — Soul,
(3.9)
ZD = m(z — 20u)-
Daar ¢ enkel functie is vanrp, is ¢ bijgevolg enkel afhankelijk van
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r — roy VOOr een vaste afstand.

De geometrische transferfuncti€, (v) wordt gegeven door de genormali-
seerde tweedimensionale fouriertransformét{e’) van ¢(r). Indien we voor
ro = 0 veronderstellen dgir| << (D + L + B) dan kan volgende benade-
ring worden gemaakt

k(D + L+ B) - k (3.10)
«D+L+Bf+mﬁ

(M2

(D + L+ B)*
Voor ry = 0 wordt ®(v) gegeven door

O(vs,v,) = ffj;o ¢(s, 2) exp(—i27(svs + 2v;))dsdz

k (D+L+B)%(F+L)
(D+L+B)?  (L)2(F-D)

1%

D+L+B)(F+L D+L+B
O(( (L)(FE(D) >V5a( @) )Vz)x (3.11)

0% ( (D+L+B)(F+L).  (D+L+B) V)

(MF-D) Y& L
2
~ k(F+L D+L+B)(F+L D+L+B
= gy * |0 G e )

metO(v) de tweedimensionale fouriertransformatie van de openingsfunc-
tie ().

H,(v) wordt dan gegeven door de volgende uitdrukking

P(vs,v,
Hy(v) = W

0 (D+L+B)(F+L) (D+L+B) 2 (3-12)
S €10 ) R Y

0(0,0)

Merken we op dat uit de afleiding 3.11 volgt dat de DC-component van de
collimatorrespons, die overeenkomt met de sensitiviteit, toeneemt met een fac-
tor % als functie van de afstani} tot het collimatoroppervlak. Bekij-
ken we dit relatief ten opzichte van de sensitiviteit aan het collimatoroppervlak

(D = 0) bekomen we dezelfde uitdrukking als 3.4.
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Effectieve geometrische puntspreidingsfunctie van een parallelle-
bundelcollimator

Een parallelle-bundelgeometrie komt overeen met een waaierbundelcollimator
waarbij de focale lijn opx ligt. Zodoende kan uit bovenstaande uitdrukkin-
gen telkens een equivalente uitdrukking voor een parallelle-bundelcollimator
worden afgeleid door te stellen d&t— co.

Uit vergelijking 3.12 bekomt men vook,(v) de volgende uitdrukking
voor een parallelle-bundelcollimator

2
O(PHHD y, (DHAD) )
0(0,0) ’

H,(v) = (3.13)

met O(v) de tweedimensionale fouriertransformatie van de openings-
functie o(s) van een collimatoropening aan de voorkant van de parallelle-
bundelcollimator.

Uit de afleiding 3.11 volgt meteen ook dat de sensitiviteit van een
parallelle-bundelcollimator onafhankelijk is van de afstdntbt de collimator
en bijgevolg constant blijft doorheen het gezichtsveld.

Resolutiegedrag als functie van de afstand tot de collimator

Om het resolutiegedrag van een waaierbundelcollimator te illustreren bij een
typische configuratie voor klinisch gebruik, werd de geometrische transfer-
functie berekend voor een waaierbundelcollimator et 0 mm, L = 40

mm en voor twee focale afstanden, il.= 397 mm enF = 580 mm . Dit
gebeurde telkens om demm voor een afstand van0 tot 265 mm. Verder

werd verondersteld dat de vorm van de openingen circulair is met een diameter
d = 2 mm. Men kan aantonen [115] dat voor een waaierbundelcollimator met
deze gatenstructuur de geometrische transferfunctie gegeven wordt door

Ji(mwdr/(a?v2+B202))
Hg(l/sa Vz) ( 01_57rd\/(a2us2+,321’22) )2
_ ZHLiB)FL)
m(F-2) (3.14)
Z+L+B

J1 de besselfunctie van orde 1.
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b.

Figuur 3.6: Visuele voorstelling van de detectorrespons in het fourierdomein op een
afstand vari32 mm tot het collimatoroppervlak (in het rotatiecentrum) voor een waai-
erbundelcollimator meB = 0 mm, L. = 40 mm, F' = 397 mm en met een gaten-
structuur bestaande uit circulaire gaten met een diardete2 mm. (a) De analytisch
berekende responsfunctie en (b) de gefitte gaussiaanse functie.
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Om een idee te hebben van de spatiale resolutie van deze waaierbundel-
collimatoren, werd aan de berekende functie in het fourierdomein telkens een
tweedimensionale gaussiaanse curve gefit (zie figuur 3.6). De inverse fourier-

. 2 . .
getransformeerde van een gaussiaanse gpwe= exp(—#) is opnieuw
v

een gaussiaanse curyéxr) = exp (—%) meto, = ﬁ Een gaussiaanse
curve wordt over het algemeen gepazrametriseerd aan de hand van de 'Volle
Breedte op Halve Hoogte’ of 'Full Width at Half Maximum’ (FWHM) die
gegeven wordt doo? x /2 x In(2) x o,. In figuur 3.7 wordt de berekende
FWHM uitgezet als functie van de afstand tot de collimator en dit voor de twee

waaierbundelcollimatoren.

Zoals verwacht vertoont de FWHM in de richting van de parallelle geome-
trie een lineair verloop als functie van de afstand tot de collimator. Wat betreft
de FWHM in de richting van de waaierbundelgeometrie merken we op dat voor
een kortere focale afstand de resolutiedegradatie sterker is naarmate de afstand
tot de collimator groter wordt dan in het geval van een grotere focale afstand.

50
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Figuur 3.7: De resolutiekarakteristieken van een waaierbundelcollimator mej) (
en (— —) de FWHM in de richting loodrecht op de focale lijn van de waaierbundelcol-
limator met een focale afstand van respectievélfit en397 mm en (—) de FWHM

in de richting parallel met de focale lijn.
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afstand tot de collimator (mm)
0O 20 50 100 132
systeemresolutie parallel 39 43 51 6.6 7.6
(FWHM in mm) waaierbundel 3.6 4.0 48 6.4 7.5
geometrische resolutie parallel 19 26 38 57 6.8
(FWHM in mm) waaierbundel 1.1 21 34 54 6.7

Tabel 3.1: Overzicht van de FWHM van de gefitte gaussiaanse functies aan de pro-
jectiebeelden van een puntbron op verschillende afstanden van de waaierbundelcolli-
mator, samen met de corresponderende geometrische resolutie.

Praktische toepassing: modellering van de resolutiekar akteristieken voor
waaierbundel- en parallelbundel-SPECT met de driekops Toshiba GCA-
9300A/HG

Elk van de koppen van het driekops Toshiba GCA-9300A/HG gammacame-
rasysteem kan uitgerust worden met een zogenaamde LESHR (Lage Energie
Super Hoge Resolutie) waaierbundelcollimator of een LEHR (Lage Energie
Hoge Resolutie) parallelle-bundelcollimator.

De waaierbundelcollimator heeft een focale lenfite= 397 mm en een
afmeting vant10 mm in de richting loodrecht op de focale lijn (waaierbundel-
richting) en var220 mm in de richting evenwijdig met de focale lijn (parallelle
richting). Verder is de gatenstructuur van deze collimator hexagonaal met een
gatlengteL = 40 mm. De afmeting van de gaten kon echter niet door de
firma worden medegedeeld. Tussen het detectorkristal en de collimator is er
een ruimte van een paar millimeter die echter niet nauwkeurig kon worden
nagemeten en zal verwaarloosd worden. Het detectiesysteem zelf heeft een
intrinsieke resolutie vaf.42 mm. In tabel 3.1 kan men een overzicht vinden
van de opgemeten systeemresolutie op verschillende afstanden tot de collima-
tor, dit zowel voor de parallelle als waaierbundel-richting. De corresponde-
rende geometrische resolutie is ook gegeven. Deze laatste volgt uit het feit dat
de convolutie van twee gaussiaanse curves opnieuw een gaussiaanse curve is
waarvan de FWHM de vierkantswortel is van de som der kwadraten van de
FWHM van de oorspronkelijke gaussiaanse curves.

Aan de hand van deze waarden voor de FWHM werd voor zowel de pa-
rallelle als waaierbundelrichting het resolutieverloop bepaald met behulp van
uitdrukkingen 3.5 en 3.6. Voor de waaierbundelcollimator kunnen de bekomen
waarden worden teruggevonden in figuur 3.8 en dit voor zowel de parallelle als
de waaierbundelrichting.
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Figuur 3.8: Het berekende resolutieverloop (FWHM) voor de beschreven waaierbun-
delcollimator als functie van de afstand tot de collimator, dit voor zowel de parallelle
(= — met x voor de gemeten waarden) als waaierbundelrichtirg fnet + voor de
gemeten waarden).

De parallelle-bundelcollimator heeft dezelfde afmetingen en structuur als
de waaierbundelcollimator. Ook in dit geval is er echter geen informatie be-
schikbaar over de grootte van de gaten. De opgemeten systeemresolutie op
verschillende afstanden tot de collimator kan teruggevonden worden in ta-
bel 3.2, samen met de corresponderende geometrische resolutie, uitgaande van
dezelfde intrinsieke resolutie.

Aan de hand van deze waarden voor de FWHM werd het resolutie-
verloop bepaald met behulp van uitdrukkingen 3.5. Voor de parallelle-
bundelcollimator kunnen de bekomen waarden worden teruggevonden in fi-
guur 3.9.

afstand tot de collimator (mm)

0O 20 50 100 132
systeemresolutie (FWHM in mm) 41 47 57 1.7 9.0
geometrische resolutie (FWHMinmm) 2.3 3.2 46 6.9 8.3

Tabel 3.2: Overzicht van de FWHM van de gefitte gaussiaanse functies aan de
projectiebeelden van een puntbron op verschillende afstanden van de parallelle-
bundelcollimator, samen met de corresponderende geometrische resolutie.
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Figuur 3.9: Het berekende resolutieverloop (FWHM) voor de beschreven parallelle-
bundelcollimator als functie van de afstand tot de collimate+{net= voor de ge-
meten waarden)

3.2.2 Projectievan de beeldmatrix op het detectorviak volgens de
collimatorgeometrie

Uit vergelijking 3.10 blijkt dat punten op een vaste afstand tot de collimator
op het detectievlak dienen te worden geprojecteerd volgens de collimatorgeo-
metrie teneinde een stationair resolutiegedrag te bekomen. Uitgaande van een
discretisatie van de beeldruimte in een beeldmatrix, wordt het projectiebeeld
eveneens gediscretiseerd in zogenaamde projectiebins, die een pixel voorstel-
len op het detectievlak. Zodoende bestaat de projectie-operatie uit het be-
rekenen van de bijdrage van elke voxel uit de beeldmatrix tot een bepaalde
projectiebin om vervolgens deze bijdrage tot die projectiebin toe te kennen.
Voor deze projectieberekening kunnen verschillende methoden worden ge-
bruikt. Zo bestaan er projectietechnieken gebaseerd op respectievelijk inter-
sectielengtes en oppervlakte-integralen (‘strip integrals’). Daarnaast kan de
projectie ook gebeuren door interpolatie van de voxelwaarden in de beeldma-
trix ('pixel driven’). Het verschil tussen deze drie projectietechnieken zal hier
worden nagegaan. Hierbij wordt het gezichtsveld enkel in de richting lood-
recht op het collimatoropperviak gediscretiseerd en wordt verondersteld dat
een uniforme snede met dikteu zich op een afstand van het collimatorop-
pervlak bevindt. Verder wordt tijdens de projectie een projectiebin met lengte
As beschouwd (zie figuur 3.10).
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Figuur 3.10: Schematisch overzicht van de verschillende projectietechnieken. (1)
pixelgestuurde projectie. Hierbij wordt de bijdrage van een snkddot een pro-
jectiebin met lengte\s bekomen door de voxelwaarden in de shede te interpoleren
naar de corresponderende positie van de desbetreffende projectiebin in de snede. (2)
projectie door middel van intersectielengtes. Hierbij stelt de intersectielérdyer

de snede\u de bijdrage voor van de desbetreffende snede tot een projectiebin. (3)
projectie door middel van oppervlakte-integralen. Hierbij stelt de bijdrage voor

van de snedéu tot een projectiebin met lengtes.

e Pixelgestuurde projectie:

Voor een pixelgestuurde projectie worden de centra van de projectiebins
in beschouwing genomen. Wat betreft de beeldmatrix worden eveneens
de centra van de beeldpixels als roosterpunten genomen. Vervolgens
wordt opeenvolgend voor elke snede in de beeldmatrix de locatie van
de centra van de projectiebins op de snede-afstand berekend volgens de
collimatorgeometrie. Vervolgens wordt voor die locaties door middel
van interpolatie een pixelwaarde berekend die de bijdrage van die snede
tot die welbepaalde projectiebin voorstelt. Een snelle en veelgebruikte
interpolatietechniek is lineaire interpolatie aan de hand van de twee
dichtste naburige roosterpunten.
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Voordeel van deze projectietechniek is de gemakkelijke implementatie
en de snelheid in het geval van bilineaire interpolatie. Bovendien zal een
uniforme snede aanleiding geven tot een uniform projectieprofiel. Hier-
bij dient echter wel opgemerkt dat er tijdens de projectie geen telbehoud
is. Een uniform snedesegmefit’ wordt immers geprojecteerd op een
projectiebinAs dat zich verhoudt tot het uniform snedesegment met een
factor ~LAEEE . Met dit effect dient bijgevolg rekening te worden ge-
houden bij de modellering van de sensitiviteit. Bovendien leidt lineaire
interpolatie tot een uitsmering van de voxelwaarden daar er hogere fre-
guenties verloren gaan.

e Projectie op basis van intersectielengtes:

Gebruiken we echter intersectielengte®m de bijdrage van een uni-
forme snede op afstanl en met dikteAw tot de verschillende projec-
tiebins te bepalen, dan kan men gemakkelijk inzien (zie figuur 3.10) dat
de intersectielengté& gegeven wordt door

Au
I(s) = cos (@) (3.15)

\/<(F+L+B)2+32>Au
(F+L+B)

Bijgevolg bekomt men een gewogen projectie en zal een uniforme snede
geen aanleiding geven tot een uniform projectieprofiel. Indien deze pro-
jectiemethode wordt gebruikt, dient men met dit effect rekening te hou-
den bij de modellering van de sensitiviteit. Merken we bovendien op dat
de gereconstrueerde eenheid de inverse is van een lengte-eenheid.

e Projectie op basis van oppervlakte-integralen:

In dit geval wordt de bijdrage van een pixel tot een projectiebin be-
paald door de fractie van de pixel die behoort tot het opperviaktegebied
As (As) dat correspondeert met de desbetreffende projectiebin. Men
kan gemakkelijk aantonen (zie figuur 3.10) dat, in tegenstelling tot een
projectie op basis van intersectielengtes, de bijdrageD, As, Au)

van een snede met dikt&u op afstandD van de collimator tot een
projectiebin met breedtA s gegeven wordt door
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A, (D, As, Au) = — 2528 )QF—¢m2—(F—1r—Auf)

(F+L+B
(3.16)

Deze bijdrage is onafhankelijk van de plaatgan de projectiebin zodat

de projectie van een uniforme snede een uniform profiel oplevert. Zoals
uit vergelijking 3.16 kan worden afgeleid, daalt de fractigmet een
toenemende afstanB tot de collimator. Dit wordt echter gecompen-
seerd door het effect van de vergroting tijdens de projectie, hetgeen het
gemakkelijkst kan worden ingezien indien, na verder uitwerking, verge-
lijking 3.16 herleid wordt tot

AsAu

Au (D, AS, AU) = m

(F—D-05Au).  (3.17)

Bijgevolg vermindert de bijdrage van een snede tot een detectiesegment
As wel met een toenemende afstand tot de collimator maar deze bij-
drage wordt uitgesmeerd over het detectiesegment dat zich verhoudt tot
het snedesegment met een factdiz -t hetgeen de verminderde
bijdrage compenseert en de totale bijdrage tot het detectievlak constant
houdt. Groot voordeel van deze manier van projecteren is bijgevolg de
garantie op telbehoud indien de oppervlaktes corresponderend met de
verschillende projectiebins het volledige gezichtsveld bestrijken.

Op basis van bovenstaande argumentatie werd bij de implementatie ge-
kozen voor een projectie op basis van oppervlakte-integralen. De fractie van
elke beeldpixel die met een bepaalde projectiebin correspondeert werd hierbij
vooraf berekend en opgeslagen in een matrix. Voor een standaard SPECT-
studie van de hersenen gaat het hierbij omExnx 128 x 128 matrix corres-
ponderend met eel28 x 128 beeldmatrix erl28 projectiebins.

3.2.3 Rotatievan de beeldmatrix

Aan de hand van de reeds beschreven technieken, kan een projectie met vooraf
gedefinieerde resolutiekarakteristieken worden gesmek"Om een volledig si-
nogram te simuleren, dient echter de beeldmatrix te worden geroteerd teneinde
projecties onder verschillende hoeken te genereren en zo het acquisitieproces
bij SPECT-beeldvorming na te bootsen. De meest gebruikte manier om een
beeldmatrix te roteren gebeurt op basis van bilineaire interpolatie. Deze in-
terpolatietechniek valt onder de noemer 'terugwaartse interpolatie’, waarbij in
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afstand tot de collimator (mm)
0 20 50 100 132
resolutie volgens de S-as (FWHMinmm) 3.9 4.0 46 6.2 7.7
resolutie volgens de Z-as (FWHMinmm) 3.9 43 51 6.6 7.6

Tabel 3.3: Overzicht van de FWHM van de gefitte gaussiaanse functies aan de ge-
simuleerde projectiebeelden van een puntimpuls op verschillende afstanden van de
waaierbundelcollimator, na rotatie 0\360 graden door middel van voorwaartse gaus-
siaanse interpolatie.

de originele beeldmatrix pixelwaarden worden berekend op locaties tussen de
roosterpunten. De roosterpunten van de geroteerde beeldmatrix worden hierbij
op fractionele roosterlocaties in de originele beeldmatrix geplaatst en krijgen
een waarde toegekend door middel van een interpolatiefunctie. Voordeel van
deze interpolatietechniek is dat het een waarde berekent voor elk roosterpunt
in het geroteerde beeld. Nadeel is dat geen telbehoud wordt gegarandeerd
tijdens de rotatie. Bovendien veroorzaakt bilineaire interpolatie tijdens de
rotatie een uitsmering van het originele beeld dat plaats- en hoekafhankelijk is.
Een andere interpolatietechniek is de zogenaamde 'voorwaartse interpolatie’,
waarbij de pixelwaarden uit het originele beeld worden geplaatst op fractionele
pixellocaties in het geroteerde beeld. Vervolgens worden aan de hand van een
interpolatiefunctie waarden toegekend aan de omliggende roosterpunten in
het geroteerde beeld. Voordeel van deze vorm van interpolatie is het behoud
van het aantal tellen in het beeld tijdens de rotatie. Nadeel is dat hierbij
gaten kunnen worden geemrd in het geroteerde beeld daar deze werkwijze
niet garandeert dat aan alle pixellocaties in het geroteerde beeld een waarde
wordt toegekend. In het kader van dit onderzoek werd een rotatietechniek
op basis van 'voorwaartse interpolatie’ igglementeerd die gebruik maakt

van een gaussiaanse interpolatiefunctie [118]. Bijkomend voordeel van deze
interpolatietechniek is dat bij gebruik van een tweedimensionale symmetri-
sche gaussiaans, de uitsmering onafhankelijk wordt van de hoek, waarover
geroteerd wordt. Bijgevolg kan met deze hoekonafhankelijke uitsmering
gemakkelijk rekening worden gehouden bij het modelleren van de uitsmering
inherent aan het beeldvormingsproces met een gammacamera. Hiervoor wordt
immers over het algemeen ook een gaussiaanse functie gebruikt.

Voor deze implementatie werd elke pixel in de geroteerde beeldmatrix
onderverdeeld in65* subpixels en werd voor de interpolatie een genor-
maliseerde5 x 5 gaussiaanse uitsmeringskern gebruikt met een FWHM
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Figuur 3.11: De minimale en maximale waarde van een geroteerde uniforme cirkel
met waarde 1 uitgezet als functie van de rotatiehoek. De rotatie gebeurde door mid-
del van voorwaartse gaussiaanse interpolatie)(stelt het maximum en< —) het
minimum voor.

(Full-width-Half-Maximum) vanl pixel met een pixelgrootte va®.2 mm.

Om voor deze implementatie de hoekonafhankelijkheid van de resolutie na te
gaan, werd op verschillende afstanden (we veronderstellen cirkelsymmetrie)
van het rotatiecentrum (COR) (3.0, 54.4 en 105.6 mm van het rotatiecentrum)
een puls geplaatst die werd geroteerd oM hoeken, gelijk verdeeld over

360 graden. Voor elke hoek werd de geroteerde beeldmatrix geprojecteerd
en aan elk van deze projecties werd een 1D gaussiaanse functie gefit aan de
hand van een kleinste-kwadratenmethode. De resultaten zijn te vinden in
figuur 3.12. Vervolgens werd ook nagegaan of bij rotatie van een uniforme

afstand tot de collimator (mm)

0 20 50 100 132
resolutie volgens de T-as (FWHM inmm) 4.2 49 59 7.8 9.1
resolutie volgens de Z-as (FWHM inmm) 4.2 47 58 7.7 9.0

Tabel 3.4: Overzicht van de FWHM van de gefitte gaussiaanse functies aan de ge-
simuleerde projectiebeelden van een puntimpuls op verschillende afstanden van de
parallelle-bundelcollimator, na rotatie ov&0 graden door middel van voorwaartse
gaussiaanse interpolatie.
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Figuur 3.12: De geprojecteerde FWHM van een geroteerde puntimpuls uitgezet als
functie van de rotatiehoek. De rotatie gebeurde door middel van voorwaartse gaussi-
aanse interpolatie. De puntimpuls bevond zich hierbij op een afstand van respectieve-
lijk 3.2 mm (—), 54.4 mm (- =) en105.6 mm (-----) van het rotatiecentrum.

cirkel met waardel de uniformiteit werd bewaard. Voor de verschillende
rotatiechoeken werd de minimale en maximale waarde berekend binnen deze
uniforme cirkel na rotatie. Deze resultaten zijn terug te vinden in figuur 3.11.
We kunnen besluiten dat na rotatie de matrix reeds een uitsmering heeft
ondergaan die kan gemodelleerd worden door een gaussiaanse functie met
een FWHM van3.9 mm of 1.2 maal de pixelgrootte. Dit is iets meer dan de
gespecificeerde FWHM van de gaussiaanse interpolatiekern (FWHM is 1 pixel
of 3.2 mm) maar ongeveer de FWHM die de resolutie karakteriseert nabij het
collimatoroppervlak. Wat betreft de uniformiteit kunnen we besluiten dat deze
niet volledig bewaard blijft maar dat er een afwijking optreedt van maximaal
2.5%. Een bredere gaussiaanse interpolatiekern zou hier beter scoren maar
ten koste van extra rekentijd. Bovendien zou het uitsmeringseffect tijdens de
rotatie groter worden dan de uitsmering nabij het collimatoropperviak, zodat
deze niet meer volledig kan worden gecompenseerd bij de modellering van de
collimator- en intrinsieke resolutie.

Teneinde een idee te krijgen van het resolutiegedrag van de projector,
werd op een identieke afstand als deze waarvoor de resolutie werd opgeme-
ten, een puntbron gesimuleerd door middel van een puntimpuls. Vervolgens
werd de beeldmatrix geroteerd met behulp van voorwaartse gaussiaanse inter-
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polatie om tenslotte de geroteerde beeldmatrix te projecteren door middel van
oppervlakte-integralen, waarbij telkens na de projectie van een snede met een
welbepaalde afstand tot het detectievlak het projectiebeeld werd geconvolu-
eerd met de passende gaussiaanse kern. Bij de berekening van deze gaussi-
aanse kern werd rekening gehouden met de intrinsieke resolutie, de correspon-
derende geometrische resolutie op die welbepaalde afstand tot het detectievlak
en tenslotte de uitsmering ten gevolge van de rotatie. Deze waarden kunnen
teruggevonden worden in tabel 3.3 voor de waaierbundelcollimator en in ta-
bel 3.4 voor de parallelle-bundelcollimator. Deze waarden komen zeer goed
overeen met de gemeten waarden in tabel 3.1 en tabel 3.2.

3.3 Modédlering van de sensitiviteit van een gammaca-
mera

Tot hiertoe werd enkel de geometrische resolutie van een collimator gemodel-
leerd. Daar dit gebeurde aan de hand van een genormaliseerde transferfunctie
werd aangenomen dat elke positie in het gezichtsveld evenveel wordt beme-
ten. Dit uitgangspunt is correct voor een parallelle-bundelcollimator. Voor
een waaierbundelcollimator geldt deze veronderstelling echter niet (zie 3.1.
Intuitieve benadering van de geometrische resolutie en sensitiviteit van een
collimator). Uitdrukking 3.4 kan worden gebruikt om de sensitiviteit te mo-
delleren relatief ten opzichte van de sensitiviteit aan het collimatoropperviak
en in het centrum van de collimator. Deze uitdrukking gaat echter uit van een
perfecte collimator en houdt geen rekening met specifieke collimatorkarakte-
ristieken. In wat volgt, zal de sensitiviteit worden gemodelleerd aan de hand
van een ruimtehoek. In eerste instantie zal dit gebeur@énndimensie door
middel van de openingshoek. Vervolgens zal een model worden uitgewerkt
in twee dimensies en worden vergeleken met de eerder bekomen resultaten.
Merken we op dat we bij deze modellering geen gebruik kunnen maken van de
grootte en vorm van de collimatorgaten, daar deze niet gekend zijn.

3.3.1 Formalisme voor de ééndimensionale sensitiviteit van een
collimator

Hierbij zullen we uitgaan van een punt in het gezichtsveld van de collimator

en de hoeld bepalen waaronder vanuit dat punt de detector, doorheen de col-
limator, kan worden gezien. Indien we de respons van de collimator hebben
gemodelleerd aan de hand van een genormaliseerde gaussiaanse functie, waar-
van de verloop van de FWHM gekend is als functie van de afsfandt de
collimator, dan wordt deze gegeven door
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Figuur 3.13: Schematische representatie van een waaierbundelcollimator met focaal
punt f, samen met het assenstelsel en de symbolen die gebruikt worden bij de bereke-
ning van de sensitiviteitsmappen.

1 52
gn(s, D) = Voo, exp <_W> . (3.18)

De afstandd van het centrum van de genormaliseerde gaussiaanse functie
tot het punt met als waardéemax (g9n(s, D)) wordt bepaald door

d(q,D) = +/2 x In(q) x o5(D), (3.19)

waarbij% een vooraf gekozen drempelwaarde is.

Veronderstellen we in het gezichtsveld een purt/,u) met s =
s'EEEB en D = R + u (zie figuur 3.13), dan kan de openingshatke-
schreven worden als de som vy, ené;,, die op hun beurt gegeven worden
door
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Huit = arctan <$> y (320)
Pin

in = _— . 21

Oin, arctan <D A B) (3.22)

Hierbij stellenp,;; enp;, de afstand voor tussen de corresponderende pun-
ten met als waard§ max (g, (s, D)) en de loodrechte projectie van het punt
r in het gezichtsveld op het collimatoropperviak. Ze worden respectievelijk
gegeven door de volgende uitdrukkingen

puit = 6(g,D)+1|s—s'| = 6(q,D)+|s'| ZEEEE, (3.22)

pin = 8(¢,D) = |s—s'| = d(q, D)~ |s'| BELHE. (3.23)

Bijgevolg wordt de openingshoegkgegeven door

d(q, D) Ed
0 ''D) = t ! 3.24
(¢, D) arcan<D+L+B+F—D (3.24)
d(q, D) |s']
+arCtan<D+L+B_F—D .

De ééndimensionale sensitiviteit kan dan benaderd worden als de verhou-
ding van de openingshoéKq, ¢, D) tot 27 radialen of

0(q,s', D)
27 ’
Indien de collimator een focaal punt ep heeft, zoals in het geval van een

parallelle-bundelcollimator, neerat en bijgevolgdlineair toe met de afstand

D + L + B tot de detector. Uit vergelijking 3.24 blijkt dat in dit geval de

openingshoek onafhankelijk is van de afstand tot de detector en de sensitiviteit

bijgevolg constant is in het gezichtsveld. In figuur 3.14 wordt de sensitivi-
teit getoond voor de waaierbundelcollimator van de Toshiba gammacamera,
berekend aan de hand van het hier beschreven formalisme op basis van de ope-
ningshoek voor de g-waarde (zie vergelijking 3.19) va6o0.

Merken we ook hier op dat bij de afleiding van dit formalisme veén
dimensie geen rekening wordt gehouden met een mogelijke schuine inval op de
detector, waardoor de weglengte doorheen het kristal groter wordt en zodoende
de kans op volledige absorptie en bijgevolg detectie groter wordt.

Gip(g,s',D) = (3.25)
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Figuur 3.14: Berekening van deéndimensionale sensitiviteit aan de hand van het for-
malisme op basis van de ruimtehoek voor een waaierbundelcollimator van de Toshiba
gammacamera.

3.3.2 Formalisme voor de tweedimensionale sensitiviteit van een
collimator

We gaan nu over op twee dimensies, dan kan de ruimtehoek worden berekend
aan de hand van het detectoroppervlak dat wordt bepaald door het desbetref-
fende punt in het gezichtsveld van de collimator en de maximale hoek waar-
onder de detector, doorheen de collimator, dat punt kan zien. Indien we de
respons van de collimator modelleren aan de hand van een genormaliseerde
gaussiaanse functie waarvan de verloop van de FWHM gekend is als functie
van de afstand tot de collimator, dan wordt deze gegeven door

1 2 2

S zZ
9n(s:2 D) = o Bye () &P (‘%z(D) - 2oz<D>> (329

waarbij% een vooraf gekozen drempelwaarde is. De punten met als waarde

% max (gn (s, z, D)) worden bepaald door de vergelijking

52 22

2In()o2(D) | 2mn(g)o?(D) (3.27)
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Dit is de vergelijking van een ellips waarvan de oppervilakte gegeven wordt
door

A(q, D) = 27 In(q)o (D)o, (D). (3.28)

Voor een punt(sg, zo, ug) (zie figuur 3.13) kan de ruimtehoek bijgevolg
als volgt worden berekend

so++/21n(q)os(D)
Q (g, 5, 20, ug) = / ds (3.29)
2In(q)os(D)
/zowggg 2In(q)o3 (D)= WapsWopp (D + L + B) dz
20— 22(D) 2

0= 2553 V2 In(0)73 (D)=s? ((D + L+ B+ (s—sh)?+ (2 — z0)2> g

waarbijs) = s{IELEE metD = R+ ug en verdenug,s enwgy, twee
wegingscefficiénten zun De tweedimensionale sensitiviteit kan dan worden
gezien als de verhouding van de openingsh@ekt 47 radialen of

Q !/
(q7 807207u0). (330)
47
We zullen nu dieper ingaan op de twee weginggtoentenuy,,; enwp,.

Gap (4 S0, 20, u0) =

* w,y, IS een wegingsaficiént die correspondeert met de fractie van de
totale detectie-oppervlakte die in rekening kan worden gebracht voor
een detectieplaats;, z) en dit relatief ten opzichte van het pug, zo)
in het detectievlak. Deze fractie kan worden gezien als de kans dat voor
een punt(s), zp, ug) in het gezichtsveld een detectie plaatsvindt op de
detectieplaatgs, z). Deze fractie wordt gegeven door een geschaalde
gaussiaanse functie die de resolutiekarakteristieken van de collimator
weergeeft voor een afstanl en waarbij als schalingsfactor uitdruk-
king 3.28 wordt gebruikt

wopp(q, D, 54, 20, 8, 2) = A(gq, D) (3.31)
PRy Ry
€xp (_ (2802?(3) - gzagi(g) )
++/21n(q)os(D) (++/21n(q)o. (D) 222 ’
J 2 In(g)os(D) J Fn@)es (D) P\ 202(D) 20§(D)> dxdy

metsy = sy LB enD = R + .
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Figuur 3.15: Waarschijnlijkheid voor de interactie tussen een foton met een energie
van 140 keV en een Nal-kristal als functie van de kristaldikte.

* wgs IS €en wegingsafficient die de kans op absorptie in het detectie-
kristal representeert en zodoende het langere pad doorheen het detec-
tiekristal in rekening brengt bij schuine inval. Dezeesff@ient wordt
als volgt bepaald. Veronderstel dat men een bundel Neiotonen
doorheen een detectiekristal met diktestuurt, waarvarV fotonen niet
worden geabsorbeerd, dan wordt de kans op absorptie gegeven door

Ny — N
Waps = 70% . (3.32)
Indien u4s de lineaire absorptieedficient voorstelt, dan wordlV ge-
geven door
L
N = Ny exp (_,UJabsi) ) (3.33)
cos (w)

metw de hoek tussen de invalsrichting en de normaal op het kristalop-
pervlak. Voor een punts, zo, ug) in het gezichtsveld en een detectie-
plaats(s, z) wordt deze hoek gegeven door
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cos (w) = D+L+B) , (3.34)

((D+L+B)?+ (s = 5> + (2 — )?)

Ml

metD = R + up. Indien 3.33 wordt gesubstitueerd in 3.32, blijkt dat
de kans op absorptie van een foton in een detectiekristal met Hikte
gegeven wordt door

L
Waps = 1 —exp | —plabs——F = | - (3.35)
cos (w)
3.5
3
y =0.23 x
2.5
uabsL 2
1.5 a
1
0.5
0 ‘ ;
0 2 4 6 8 10 12 14

kristaldikte L (mm)

Figuur 3.16: Lineaire absorptiecfficiént van een Nal-kristal voor een fotonenergie
van 140 keV.

Om de absorptie@ficiént p,;; voor een fotonenergie varni0 keV in

een Nal-kristal met verschillende diktes te bepalen, dient rekening te
worden gehouden met het foto-elektrisch effect als een mogelijke eerste
interactie en een foto-elektrische absorptieda 6f meerdere compton-
interacties. Indien de lineaire attenuatieffwient 4, gekend is, dan
wordt de kans op het foto-elektrisch effect als eerste interactie gegeven
door
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AV L
Wre = (O'tot> (1 €xp ( Nattcos (w)>> ) (3.36)

meto s, de werkzame doorsnede voor het foto-elektrisch effeat,gn

de totale werkzame doorsnede. Voor Nal (dichth&iélr g/cn¥) en

bij een fotonenergie vam40 keV is or, = 0.559 cn?/g enoy, =

0.719 cn? /g [119]. Om een idee te krijgen van de kans op compton-
verstrooiing gevolgd tenslotte door foto-elektrisch effect als laatste in-
teractie beroepen we ons op gegevens uit de literatuur over de kans op
absorptie van een foton met een energie VshkeV in een Nal-kristal

met verschillende diktes [120]. De absorptiekans tenslotte wordt ge-
geven door de som van de kans op het foto-elektrisch effect als eerste
interactie van het foton in het kristal en de kans op comptonverstrooiing
als eerste interactie, gevolgd tenslotte door het foto-elektrisch effect als
laatste interactie (zie figuur 3.15). Aan de hand van vergelijking 3.35
kunnen uit deze gegevens waarden worden bepaald pypot waar-

uit door een lineaire kleinste-kwadratenfitting de waarde yggrvan

0.23 mm~! kan worden afgeleid (zie figuur 3.16). Om een idee te krij-
gen van de invloed van de schuine inval van een foton op de detectie-
efficiéntie van het kristal, wordt in figuur 3.17 het procentueel verschil
met de detectie-effieritie bij loodrechte inval op het kristalopperviak
gegeven als functie van de invalshoek (hoek tussen invalsrichting en nor-
maal op het kristaloppervlak). Hierbij wordt een hoekbereik doorlopen
dat relevant is voor de beschreven waaierbundelgeometrie. Uit deze ge-
gevens blijkt dat verschillen in detectie-eféaitie als gevolg van schuine
inval kunnen oplopen tot%.

In figuur 3.18 en figuur 3.19 wordt de sensitiviteit getoond voor respectie-
velijk de parallelle- en waaierbundelcollimator van de Toshiba gammacamera,
berekend aan de hand van het hier beschreven tweedimensionaal formalisme
op basis van de ruimtehoek voor de g-waarde (zie vergelijking 3.27)0n
Verder werd de integraal 3.29 benaderd door een gediscretiseerde sommatie
over intervallen va®.1 mm.
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Figuur 3.17: Hoekafhankelijkheid van absorptie (detectie-effitie) van ee6.5 mm
dik Nal-kristal voor een fotonenergie van 140 keV.

0.0019r

20 -sensitiviteit

Figuur 3.18: Berekening van de tweedimensionale sensitiviteit aan de hand van het
formalisme op basis van de ruimtehoek voor een parallelle-bundelcollimator van de
Toshiba gammacamera.
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M0 -sensitivitelt

Figuur 3.19: Berekening van de tweedimensionale sensitiviteit aan de hand van

het formalisme op basis van de ruimtehoek voor een waaierbundelcollimator van de
Toshiba gammacamera.
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We zullen hier verder de invloed nagaan van de wegirgffic@nt wy;s
op de bekomen sensitiviteit en dit voor zowel parallelle- als waaierbundelcol-
limatoren. In eerste instantie zullen we nagaan hoe de sensitiviteit verloopt
in het centrum van de collimator als functie van de afstand tot de collimator
en vervolgens zullen we sensitiviteitsprofielen vergelijken berekend aan het
collimatoroppervlak.

Wat betreft het sensitiviteitsverloop in het centrum van de collimator als
functie van de afstand tot de collimator, weten we dat in het geval van een
waaierbundelcollimator deze toeneemt met een fakjofF' — D) met F' de
focale afstand.

In het geval van een parallelle-bundelcollimator blijft deze constant. Dit
is zo in het geval van de intiiEve benadering en het formalisme voor de
ééndimensionale sensitiviteit op basis van de ruimtehoek. De invloed van de
wegingscefficient wy,s 0p het verloop van de relatieve sensitiviteit voor de
parallelle-bundelcollimator van de Toshiba gammacamera kan afgeleid wor-
den uit figuur 3.20 en figuur 3.21. Zoals blijkt uit deze figuren heeft de weging
metwg,s geen invloed op het verkrijgen van een constant sensitiviteitsgedrag
in het geval van een parallelle-bundelcollimator.

relatieve 2D—sensitiviteit

0 20 40 60 80 100 120 140
afstand tot collimatoropperviak (mm)

Figuur 3.20: Effect van de incorporatie van verschillende weginggitaénten bij

de berekening van de sensitiviteit op basis van de ruimtehoek voor een waaierbun-
delcollimator. 0: gewogen metv,;s en: niet gewogen metv,,s. (—) stelt het

F/ (F — D)-verloop voor.
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Ook in het geval van een waaierbundelcollimator speelt de incorporatie
vanwg,s geen rol in het sensitiviteitsgedrag als functie van de afsfatat het
collimatoropperviak. De sensitiviteit is immers evenredig mgt(F — D)
met F' de focale afstand. Wat betreft de sensitiviteitsprofielen berekend aan
het collimatoroppervlak, werden deze voor de waaierbundelcollimator van de
Toshiba gammacamera uitgezet in een figuur voor een verschillende weging,
dit zowel absoluut (figuur 3.22) als relatief (figuur 3.23) ten opzichte van de
maximale waarde in het centrum van de collimator. Uit deze figuren blijkt dat
de weging metw,;s een hogere relatieve sensitiviteit induceert naar de rand
van de collimator toe.

Samenvattend kan worden gesteld dat de weginguggtgeen invioed
heeft op de toename van de sensitiviteit als functie van de afdbatad het
collimatoroppervilak. Deze toename is evenredig Hg{F — D) met F' de
focale afstand. Een weging mef,,, leidt ondertussen wel tot een hogere
sensitiviteit naar de randen van de collimator toe.

0B
0B

O

relatieve 2D—sensitiviteit

O R

oL . o
0 20 40 60 80 100 120 140
afstand tot collimatoropperviak (mm)

Figuur 3.21: Effect van de incorporatie van verschillende weginggitaénten bij
de berekening van de sensitiviteit op basis van de ruimtehoek voor een parallelle-
bundelcollimatord: gewogen mety ;s €n: niet gewogen mew ;.
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Figuur 3.22: Effect van de incorporatie van verschillende wegingsitaénten bij de
berekening van het sensitiviteitsprofiel op basis van de ruimtehoek aan het oppervilak
van een waaierbundelcollimator—¢) weging metw ;5 en (:---) geen weging met
Wabs-

100

80

B [
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Figuur 3.23: Effect van de incorporatie van verschillende wegingsitaénten bij de
berekening van het sensitiviteitsprofiel op basis van de ruimtehoek aan het oppervlak
van een waaierbundelcollimator, relatief ten opzichte van het centrum van de collima-
tor. (—) weging metw ;5 €n (-+--) geen weging mei ;.
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afstand tot de collimator (mm)
0 20 50 100 132
sensitiviteit parallel 46 46 46 4.6 4.6
(tom/kBqg) waaierbundel 3.8 4.1 4.3 5.1 5.8

Tabel 3.5: Overzicht van de sensitiviteitswaarden opgegeven door de fabrikant voor
verschillende afstanden tot het collimatoropperviak voor zowel de parallelle- als waai-
erbundelcollimator.

3.3.3 Vergdijking van de verschillende for malismes voor de bere-
kening van de sensitiviteit

Om het model bekomen op basis van de iitievé redenering te vergelijken
met heteéndimensionaal en tweedimensionaal model voor sensitiviteit op ba-
sis van de ruimtehoek, zullen we in eerste instantie het sensitiviteitsverloop als
functie van de afstand tot de collimator vergelijken om vervolgens het genor-
maliseerd profiel van de drie sensitiviteitsmodellen16p mm van het col-
limatoroppervlak te toetsen aan een meting met een uniform fantoom op een
identieke afstand tot het collimatoroppervlak.

Wat betreft de sensitiviteit voor de parallelle- en waaierbundelcollimator
beschikken we over gegevens van de fabrikant die in tabel 3.5 zijn samenge-
vat. Hierbij vertonen de sensitiviteitswaarden, gemeten door de fabrikant, voor
de parallelle-bundelcollimator een vlak verloop. We weten reeds dat de drie
sensitiviteitsmodellen hetzelfde constant gedrag vertonen voor een parallelle-
bundelcollimator.

Wat betreft de waaierbundelcollimator werden de sensitiviteitsprofielen
voor de drie modellen geschaald ten opzichte van de sensitiviteitswaarde aan
het collimatoropperviak, gegeven door de fabrikant, en vervolgens met elkaar
vergeleken (zie figuur 3.24). Hieruit blijkt dat het sensitiviteitsverloop als
functie van de afstand tot het collimatoroppervlak identiek is voor de drie mo-
dellen en na herschaling overeenkomt met de sensitiviteitswaarden opgemeten
en gegeven door de fabrikant.

Teneinde het genormaliseerde profiel van de drie sensitiviteitsmodellen
te toetsen aan een meting met een uniform fantoom werd een beeldmatrix
opgesteld var205 x 205 en met een pixelgrootte vahmm. Het centrum
van de matrix werd gekozen als rotatiecentrum met een rotatieradiui32an
mm. Vervolgens werd op een afstand \&2nmm van het rotatiecentrum, dit
is op 100 mm van het collimatoropperviak, de activiteit van een volledige
snede gelijkgesteld aahen werd elke pixel van deze snede gewogen met
de corresponderende sensitiviteitswaarde volgens de drie modellen. Hierbij
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Figuur 3.24: Vergelijking van de sensitiviteitswaarden voor de drie modellen met de
sensitiviteit opgemeten door de fabrikant, relatief ten opzichte van de waarde aan het
collimatoroppervlak voor de waaierbundelcollimatox) gensitiviteit gemeten door
fabrikant, (A\) sensitiviteit op basis van intiiéf model, (J) sensitiviteit op basis van
ééndimensionale openingshoe§) Gensitiviteit op basis van tweedimensionale ruim-
tehoek.

werden de sensitiviteitswaarden aangepast om te corrigeren voor dedikte
van het vlak uniform fantoom. De straling die een vlakke uniforme bron met

dikte @ uitzendt onder een hoel is evenredig metl — exp(—,uf%)

Hierbij is 11y de lineaire attenuatieedficient van het materiaal waaruit het
fantoom is gemaakt en is de hoek tussen de stralingsrichting en de normaal
op het fantoomoppervlak. Aangezien het fantoom slechts enkele tientallen
millimeter dik is, kan aan de hand van een taylorbenadering van de eerste orde
worden gesteld dat de activiteit, uitgezonden onder een hoedvenredig

is metm. Aangezien de vlakke uniforme bron evenwijdig is aan het
detectoroppervlak, komt een stralingsrichting overeen met een invalsrichting.
Bijgevolg werden voor het inttief en ééndimensionaal model de sensiti-
viteitswaarden vermenigvuldigd met een facéeg)as)f@ waarbij w de hoek is
tussen de normaal op het detectoroppervliak en de invalsrichting volgens de
waaierbundelgeometrie. Voor het tweedimensionaal model werd de factor
cos (w) uit uitdrukking 3.29 weggelaten. De gewogen snede werd vervolgens
geprojecteerd volgens de reeds beschreven techniek op basis van oppervlakte-
integralen, waarbij tevens de uitsmering van de collimator werd gemodelleerd.

De zo bekomen projectieprofielen werden vervolgens genormaliseerd op de
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relatieve sensitiviteit
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Figuur 3.25: Vergelijking van het opgemeten profiel (+) aan het collimatorop-
perviak met het profiel aan het collimatoropperviak gesimuleerd voor de twee
éndimensionale modellen voor de waaierbundelcollimator relatief ten opzichte van
de waarde in het collimatorcentrum---(-) sensitiviteit op basis van intiigf model,

(- -) sensitiviteit op basis vagéhdimensionale openingshoek.

waarde voor de mediaan en vergeleken met het genormaliseerde opgemeten
profiel van een uniform fantoom met de waaierbundelcollimator. Als uniform
fantoom werd een vaste vliakke bron vai) MBq gebruikt met”Co (Cobalt)

als isotoop [121]. Voor een fotonenergie vE22 keV bedraagt dey,s van

Nal 0.33 mm~!'. Deze waarde werd bekomen op een analoge manier als
voor 140 keV waarbij nu echter een waarde vag29 cn? /g voor werkzame
doorsneder. voor het foto-elektrisch effect en waarde vaf1 cnt /g voor

de totale werkzame voor Nal bij22 keV [119] werd gebruikt. Daarnaast
werd de kans op comptonverstrooiing gevolgd door het foto-elektrisch effect
als laatste interactie eveneens bekomen aan de hand van gegevens uit de
literatuur over de kans op absorptie van een foton met een energigsgan

en 100 keV in een Nal-kristal met verschillende diktes [120]. De opname
zelf gebeurde met eef28 x 128 projectiematrix met een pixelgrootte van

3.2 mm. Er werd een energievenster V2% gebruikt, gecentreerd over de
fotopiek op 122 keV. De totale telinhoud van de opname bedréeg 1(°

tellen. Vervolgens werden de verschillende pixelwaarden in de parallelle
richting gesommeerd en eveneens genormaliseerd op de waarde voor de
mediaan. De zo verkregen projectieprofielen kunnen teruggevonden worden
in figuur 3.25 voor deeéndimensionale modellen en in figuur 3.26 voor het
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Figuur 3.26: Vergelijking van het opgemeten profiel (+) aan het collimatoropperviak
met het profiel aan het collimatoroppervlak gesimuleerd voor het sensitiviteitsmodel
op basis van een tweedimensionale ruimteheek)(voor de waaierbundelcollimator
relatief ten opzichte van de waarde voor de mediaan.

tweedimensionale sensitiviteitsmodel.

Uit deze resultaten blijkt duidelijk dat het tweedimensionaal sensiti-
viteitsmodel beter overeenkomt met het opgemeten profiel. Naar de rand
van de collimator toe wijkt dit model echter wel af van het opgemeten
profiel (zie figuur 3.26). Uit figuur 3.25 blijkt dat het intief model en het
éndimensionaal model op basis van de openingshoek een identiek profiel
opleveren. In vergelijking met het tweedimensionaal model op basis van de
ruimtehoek wordt de sensitiviteit wel hoger ingeschat naar de randen van de
collimator toe.

Vervolgens werd aan de hand van een kleinste-kwadratenbenadering een
functie y = mcos (w)" gefit aan de verschillende profielen. Dit leverde
een waarde op voot van 1.9 voor het opgemeten profiel, van7 voor het
tweedimensionaal sensitiviteitsmodel op basis van de ruimtehoek ehan
voor beideeéndimensionale sensitiviteitsmodellen. Deze waarden bevestigen
de visuele interpretatie van de figuren 3.25 en 3.26.

Samenvattend kunnen we stellen dat, uitgaande van perfecte collimatie,
een ééndimensionaal model werd afgeleid voor de sensitiviteit van een
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waaierbundelcollimator, dit relatief ten opzichte van de sensitiviteit aan het
collimatoroppervlak en in het centrum van de collimator. Dit model vertoonde
eencos? (w)-afhankelijkheid (afstand ieén dimensie en schuine inval) met

w de hoek tussen de invalsrichting en de normaal op het detectorvlak. Op
basis van de openingshoek hebben we vervolgens een eéndiniensionaal
model opgesteld dat een identiek sensitiviteitsgedrag vooropstelt als het
eerdere model. Nu werd de sensitiviteit echter niet meer geschaald ten
opzichte van de sensitiviteit aan het collimatoroppervlak en in het centrum van
de collimator maar door een factgdie een drempelwaarde is voor de functie
die de geometrische resolutie beschrijft van de collimator. Dit model op
basis van een openingshoek werd uitgebreid naar twee dimensies waarbij een
gewogen ruimtehoek werd berekend. Dit tweedimensionaal model benadert
beter decos? (w)-afhankelijkheid (afstand in twee dimensies en schuine inval)
van de werkelijke sensitiviteit dan de eerder beschres&mdimensionale
modellen.

Merken we tenslotte op dat voor het berekenen van een absolute sensiti-
viteit voor een collimator, de oppervlakte in uitdrukking 3.28 dient te worden
gecorrigeerd voor de aanwezigheid van septa zodat enkel de beschikbare de-
tectieoppervlakte in rekening wordt gebracht.

3.4 Verband tussen projectiedata opgemeten met een
waaier bundel- en parallelle-bundelcollimator

De parallelle-bundelgeometrie is de meest voorkomende collimatorgeome-
trie in de nucleaire geneeskunde. Bijgevolg is het overgrote deel van de
reconstructiesoftware specifiek ontwikkeld voor deze collimatorgeometrie.
Projectiedata opgenomen met een waaierbundelcollimator kunnen echter
herleid worden naar parallelle-bundeldata. Dit wordt herleiding (engels:
'rebinning’) genoemd en laat toe dat reconstructiesoftware, geschreven voor
een parallelle-bundelgeometrie, ook uit een sinogram van waaierbundeldata
de activiteitsverdeling kan reconstrueren.

In wat volgt zal een gefilterde terugprojectie-algoritme worden afgeleid,
specifiek voor een waaierbundelgeometrie. Dit reconstructie-algoritme laat
een directe reconstructie toe van waaierbundeldata. Vervolgens zal dit algo-
ritme worden genplementeerd en vergeleken met een herleidingsalgoritme
op basis van bilineaire interpolatie.
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3.4.1 Theoretische achtergrond
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Figuur 3.27: Assenstelsel dat wordt gebruikt bij de afleiding van het FBP-algoritme
voor een waaierbundelgeometrie.

Beschouwen we het assenstelsel in figuur 3.27. Veronderstellen we een
waaierbundelcollimator met focaal pufit focale afstand' en een rotatiera-
dius R. Verder staat dé&/-as loodrecht op en ligt d§-as in het vlak van de
waaierbundelcollimator. D&'-as stelt een parallelle-bundelcollimator voor,
terwijl de S’-as doorheen het rotatiecentrum loopt, evenwijdig met de waaier-
bundelcollimator. Indiery,(t) een parallelle-bundelprojectie is, gemeten op
een detectieplaatsop de parallelle-bundelcollimator en onder een hpeén
r¢(s) een waaierbundelprojectie, gemeten op een detectieplagtsle waai-
erbundelcollimator en onder een hagkdan wordt het verband tussets)
enp,(t) gegeven door

t = 1L
VF21s2
(3.37)
= scos(n—¢),
s
n = & + arctan (F) . (3.38)

Op basis van vergelijkingen 3.37 en 3.38 kunnen in principe waaierbun-
deldata herleid worden naar de corresponderende parallelle-bundeldata. Ver-
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trekkende van de uitdrukking voor gefilterde terugprojectie bij een parallelle-
bundelgeometrie (zie hoofdstuk 2)

A(z,y) :/07r </_°; (/_an (t) exp (—i2mtir) dt>

va] exp (82, (- cos (n) + y sin (n)) dut) dn,

(3.39)

kan echter aan de hand van uitdrukkingen 3.37 en3.38 ook een direct
reconstructie-algoritme worden afgeleid [122]. Na herordening van vergelij-
king 3.39 bekomen we

Az, y) :/Oﬂ /Z (/Z |vt| exp (127 (x cos (n) + ysin (n) — t))dut>
py (t) dtdn.
(3.40)

We gaan nu over op andere integratieveranderlijken waé##ij overeen-
komt met|.J| dsd¢ met|.J| de corresponderende Jacobiaan. Hierbij is

FS
|| = —. (3.412)
(F? 4 s2)3
Stellen we verder dat
t' = xzcos(n) + ysin(n)
= s'cos(n— &)+ usin(n — &) (3.42)
_ ! F s
= S Umre T U me

en dat

k(' —t) = /OO |ve| exp(i2mvy (z cos(n) + ysin(n) — t))dvy, (3.43)

—00

dan kan uitdrukking 3.43 geschreven worden als
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k(t —t) =

V| €exX VLTV, S S — S Vt.
o P "Vt VR rs VPP rs2))

(3.44)
Deze vergelijking kan op zijn beurt herleid worden tot
! _ o8] . F—u
k(A —t) = [T |v]exp (sz&W(su - s)) dvy
= F2+32 [0 sl exp (127w (sy — 5)) dug (3.45)
2 S
= (};, +’U/)ZH(S _S),
waarbij
F
Su=87— (3.46)
F—u
s = Up——=. 3.47
= (347

Gaan we over op andere integratieveranderlijken in vergelijking 3.40, dan
kan de analytische uitdrukking voor FBP bij een waaierbundelgeometrie ge-
schreven worden als

Moy) = o [0 Gere () k(5w — 5) | J] disde

(3.48)

= f07r (Flj;)2 ffooo \/(F};+32)Tf (S) K’(Su - S)def,

waarbij gebruik wordt gemaakt van vergelijkingen 3.41, 3.42 en 3.44. Uit
deze uitdrukking kan worden opgemaakt dat FBP-reconstructie uit projectie-
data bij een waaierbundelgeometrie bestaat uit een weging van de data met
cos(n — &) (zie 3.37), gevolgd door een convolutie met de reconstructiefilter
om vervolgens het beeld te bekomen door een gewogen terugprojectie van de
gefilterde projectiedata.
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Er bestaan bijgevolg twee mogelijkheden om een beeld te reconstrue-
ren aan de hand van projectiedata bekomen met een waaierbundelgeome-
trie. Enerzijds kunnen de projectiedata herleid worden naar een parallelle-
bundelgeometrie aan de hand van uitdrukkingen 3.37 en 3.38. Dit wordt rebin-
ning’ van waaierbundeldata naar parallelle-bundeldata genoemd. Vervolgens
kunnen reconstructiemethoden voor een parallelle-bundelgeomtrie worden ge-
bruikt. Anderzijds kan een directe reconstructie van het beeld aan de hand van
parallelle-bundeldata gebeuren gebruikmakend van uitdrukking 3.48. In wat
volgt zal dieper worden ingegaan op beide methodoagieHierbij zal eerst
de praktische implementatie van beide technieken worden besproken. Vervol-
gens zal de invloed van de herleiding van waaierbundeldata naar parallelle-
bundeldata op de resolutie van het gereconstrueerde beeld worden nagegaan.

3.4.2 Praktischeimplementatie
Herleiding van waaier bundeldata naar parallelle-bundeldata

Voor de herleiding van waaierbundeldata naar parallelle-bundeldata is het no-
dig de parameter§&, n) van de parallelle-bundelgeometrie te kunnen uitdruk-
ken als functie van de parametdrs ¢). Dit kan aan de hand van volgende
relaties

n — & = arcsin (%ﬂ) , (3.49)

s = t . (3.50)

: t
COS (arcsm (ﬁ))

Met behulp van bilineaire interpolatie en aan de hand van vergelijkin-
gen 3.49 en 3.50 kan uit het sinogram van waaierbundeldata een sinogram
van parallelle-bundeldata worden bekomen.

Gefilter deterugproj ectie voor waaier bundeldata en parallelle-bundeldata

De convolutie met de 'ramp’-filter wordt benaderd door de spatiale convolutie
met de ramlak-filter. Dit is een discretisatie van de inverse fouriergetransfor-
meerde van een bandbeperkte 'ramp’-filter die gegeven wordt door
|I/t| als |I/t| < QLAt’
Vi(y) = (3.512)
0 als |y > 55
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Na discretisatie voor positigs = kAt geeft dit aanleiding tot de volgende
kern

4(A1t)2 indien k=0,

V(k)=< 0 indien k even (3.52)

m indien k& oneven

Uit de gefilterde projecties voor parallelle-bundelgeometrie en waaierbun-
delgeometrie worden vervolgens door middel van lineaire interpolatie de pro-
jectiewaarden voor de roosterpunten berekend. De corresponderende projec-
tiepositie voor een roosterpufity, yo) bij een parallelle projectie onder hoek
n wordt gegeven door

to = wocos (1) + yosin (n) , (3.53)

terwijl voor een waaierbundelprojectie onder een héale overeenkom-
stige projectiepositie gegeven wordt door

F

F (R g P08 (6) +105in(€), (3.54)

Sp —

met

ug = —xp sin (&) + yo cos (§) . (3.55)

De gereconstrueerde pixelwaarde in het roosterpunt,) wordt dan ge-
geven door

voor parallelle-bundeldata: X (z0,40) = 75 Ym_; Plnay (o)
metp;, A, (to) de gefilterde projectiedata en
M het aantal projectiehoeken

voor waaierbundeldata: A (2o, 0) = 77 Z%zl Trag (50)
metr; A¢ (so) de gewogen en gefilterde

projectiedata en M het aantal projectiehoeken
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3.4.3 Herleiding vs. directe reconstructie van waaier bundeldata

Beide technieken werden met elkaar vergeleken aan de hand van ruisvrije si-
mulaties waarbij een puntbron verschillende posities innam in het gezichts-
veld van de collimator. De positionering van de puntbron gebeurde hierbij
relatief ten opzichte van het rotatiecentrum. Vervolgens werd een sinogram
gecreserd waarbij de resolutie- en sensitiviteitseigenschappen van de waaier-
bundelcollimator van de Toshiba camera werden gesimuleerd. Er werd ge-
bruik gemaakt van de eerder beschreven gaussiaanse rotator. Met dit sino-
gram werd enerzijds een puntbron gereconstrueerd door middel van een di-
recte reconstructie, dit is gefilterde terugprojectie voor waaierbundeldata. An-
derzijds werden de data van dit sinogram herleid tot projectiedata voor een
parallelle-bundelgeometrie en daarna gereconstrueerd met het standaard gefil-
terde terugprojectie-algoritme voor parallelle-bundeldata. Aan de gereconstru-
eerde puntbron werd vervolgens een tweedimensionale gaussiaanse functie ge-
fit door een kleinste-kwadratenmethode. Deze gefitte functie geeft de FWHM
in zowel de radiale als tangeelg richting. Deze resultaten worden voorge-
steld in figuur 3.28 en figuur 3.29. Uit de resultaten blijkt dat de herleiding van
waaierbundeldata aanleiding geeft tot sterk resolutieverlies in de taelgenti”
richting. Bovendien is dit resolutieverlies meer uitgesproken naar de rand van
het gezichtsveld toe.

Dit effect kan als volgt verklaard worden. Lineaire interpolatie van een reeks
meetpunten komt neer op een convolutie van deze reeks met een driehoeks-
functie A, (¢), gegeven door volgende vergelijking

1- % voor || < Ag,
Any (p) = (3.57)
0 voor |¢| > Agp,

metAp de bemonsteringsafstand. De fouriergetransformeErdan deze
functie Aa, (¢) wordt gegeven door

102
P (Aa, (p) = 2200, (3.59)
(mvyp)
Hieruit blijkt duidelijk dat hogere frequenties behouden blijven in het ge-
val van lineaire interpolatie bij een kleinefep. Voor een directe reconstructie
of een reconstructie na herleiding van waaierbundeldata dient in beide geval-
len een lineaire interpolatie te gebeuren van de gemeten projectiewaarden on-
der een bepaalde hoek. Voor reconstructie na herleiding dient dit tweemaal
te gebeurengénmaal voor de herleiding eséhmaal voor de reconstructie.
Voor directe reconstructie dienen de projectiedata onder een bepaalde hoek
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Figuur 3.28: De radiale FWHM na directe reconstructie en rebinning als functie van
de afstand tot het rotatiecentrum voor verschillende hoekintervallen.

slechtseénmaal te worden geterpoleerd. Dit verklaart de kleinere FWHM
voor de directe reconstructie in de radiale richting (zie figuur 3.28). In het
geval van reconstructie na herleiding is er echter ook sprake van interpolatie
van het sinogram in de hoekrichting, hetgeen een invloed heeft op de hogere
hoekfrequenties. Refererend naar hoofdstuk 2 waar werd aangetoond dat de
afsnijfrequentie voldoende hoog moet zijn om artefacten bij reconstructie te
vermijden, betekent dit dat bij een te grote bemonsteringsstap voor de hoe-
ken er na lineaire interpolatie te weinig hoge hoekfrequenties in de projecties
zullen aanwezig zijn om de resolutie in het gereconstrueerde beeld te behou-
den in vergelijking met een beeld gereconstrueerd vertrekkende direct van de
waaierbundeldata (zie figuur 3.29).

Merken we tenslotte op dat de projectiedata bij een waaierbundelgeometrie
gewogen zijn met een factens” (w) waarbijw de hoek is tussen de lijn die
projectiebin en focaal punt verbindt en de normaal op het detectie-opperviak.
Deze waarde kan varéren afhankelijk van het collimatorontwerp [112,114].
Met deze wegingsfactor wordt geen rekening gehouden bij de herleiding. Ten-
einde uit de waaierbundeldata van een uniforme bron, hetzij direct, hetzij na
herleiding een uniform profiel te reconstrueren, dient hiervoor te worden ge-
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Figuur 3.29: De radiale FWHM na directe reconstructie en rebinning als functie van
de afstand tot het rotatiecentrum voor verschillende hoekintervallen.

corrigeerd.

3.5 Beduit en originele bijdragen

In dit hoofdstuk zijn we dieper ingegaan op de modellering van de resolutie
en sensitiviteit van een gammacamera. Na het opstellen van een eenvoudig
ééndimensionaal model voor de sensitiviteit zijn we aan de hand van dit mo-
del dieper ingegaan op de modellering van de resolutiekarakteristieken van de
collimator. Vervolgens werd de sensitiviteit opnieuw bekeken waarbij op basis
van de resolutie-eigenschappen van de collimator een nééadirnensionaal
model werd vooropgesteld op basis van de openingshoek [11,12]. Dit model
werd vervolgens uitgebreid naar twee dimensies waarbij nu een gewogen ruim-
tehoek werd berekend. De tweéndimensionale modellen voorspellen een
identiek relatief sensitiviteitsverloop maar overschatten de sensitiviteit naar de
rand van de collimator toe. Het tweedimensionaal model daarentegen vertoont
een goede overeenkomst met de gemeten sensitiviteitswaarden en sensitivi-
teitsprofielen. Tenslotte werd aan de hand van de gemodelleerde resolutie-
karakteristieken voor de waaierbundelcollimator van de Toshiba camera, de
invioed nagegaan van bilineaire herleiding naar parallelle-bundeldata op de
gereconstrueerde resolutie. Deze blijkt na herleiding significant lager dan in
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het geval van een directe reconstructie van de waaierbundeldata, waarbij het
verschil vooral uitgesproken is in de tangeteitichting. Dit is klinisch een
belangrijk gegeven aangezien resolutieverlies direct vertaald wordt in verlies
aan diagnostische accuraatheid.



Hoofdstuk 4

Correctie voor attenuatie en
verstrooiing bij
SPECT-beeldvorming van de
hersenen

4.1 Inleiding

In het vorig hoofdstuk zijn we dieper ingegaan op de modellering van het
beeldvormingssysteem. Hierbij werden de resolutie- en sensitiviteitskarakte-
ristieken beschreven. Bij beeldvorming met een gammacamera dient echter
ook rekening te worden gehouden met effecten die eigen zijn aan het object
dat in beeld wordt gebracht. Nucleaire beeldvorming gaat immers gepaard met
twee fysische effecten die inherent zijn aan de detectie van straling, afkomstig
van een bron. Het eerste effect dat speelt is de attenuatie van een stralingsbron
daar de intensiteit van een fotonenflux die in een bepaalde richting wordt uit-
gezonden zal verminderen door de verstrooiing van fotonen in de weefsels die
de stralingsbron omringen. Bovendien is er in het geval van nucleaire beeld-
vorming geen sprake van een perfect gecollimeerde bron en detector. Bijge-
volg zal een deel van de verstrooide fotonen afkomstig uit een fotonenbundel
die door een stralingsbron in een bepaalde richting wordt uitgezonden toch
worden gedetecteerd onder een andere invalsrichting. Om de intensiteit van
een stralingsbron correct te kunnen inschatten dient voor deze twee effecten te
worden gecorrigeerd. In dit hoofdstuk zullen we kort mogelijke correctietech-
nieken voor attenuatie en verstrooiing bespreken om tenslotte te komen tot het
onderzoek dat in dit domein werd verricht.
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4.2 Verstrooiing en mogelijke correctietechnieken

421 Inleiding

Bij beeldvorming in de nucleaire geneeskunde is de fotonenergie over het
algemeen lager dah MeV. Een foton uit dit energiebereik interageert met
materie door comptonverstrooiing en het foto-elektrisch effect. De interactie
die het meest optreedt, hangt af van de energie van het foton en van het
ladingsgetalZ van de materie waarmee het interageert. Zo zal voor het
energiebereik dat typisch is voor nucleaire geneeskunde, comptonverstrooiing
de dominerende interactie zijn in de zachtere weefsels terwijl het foto-
elektrisch effect de bovenhand haalt in de densere weefselstructuren. Voor
paarvorming daarentegen is een fotonenergie nodig N@2 keV, zodat
deze interactie niet kan voorkomen. In het geval van SPECT-beeldvorming
is een significante fractie van de gedetecteerde fotonen verstrooid. Zo is
voor fotonen met een energie van0 keV een verhouding vad0 — 30 %

van verstrooide t.o.v. niet-verstrooide fotonen typisch voor hersen-SPECT,
terwijl een verhouding vaB0 —40 % eigen is aan SPECT-studies van de romp.

De positie van een foton dat invalt op het detectiekristal van een gamma-
camera zal worden opgeslagen indien zijn energie valt binnen het bereik van
een energievenster. Dit energievenster heeft een vooraf bepaalde breedte en is
gecentreerd over de fotopiek. Wanneer een foton verstrooid wordt, bestaat de
kans dat het energieverlies beperkt blijft en de energie van het verstrooide foton
binnen het bereik van het energievenster valt. De positionele informatie van
dit foton zal zodoende gebruikt worden tijdens de reconstructie. Fotonen die
verstrooid werden alvorens het bereiken van de stralingsdetector verschaffen
echter verkeerde ruimtelijke informatie over de radioactieve bron. Bijgevolg
dient hiervoor te worden gecorrigeerd.

4.2.2 Correctietechnieken

Een overzicht van de technieken die corrigeren voor verstrooiingseffecten
bij SPECT-beeldvorming kan teruggevonden worden in [123]. Ze kunnen
ruwweg in twee groepen worden opgedeeld. In een eerste benadering
worden de verstrooide fotonen gebruikt bij het schatten van de werkelijke
activiteitsdistributie. Hierbij kan bijvoorbeeld een gemiddelde verstrooiings-
responsfunctie gecombineerd worden met de geometrische responsfunctie
van de collimator-detector om zo een totale responsfunctie van het systeem te
bekomen. Daar de verstrooiing afhankelijk is van zowel de fysiologie van het
object in kwestie als van de karakteristieken van het beeldvormingssysteem,
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is de responsfunctie die de verstrooiing modelleert asymmetrisch van vorm
en niet-stationair. Pogingen werden gedaan [124-126] om de responsfunctie
voor de verstrooiing te parametriseren en te optimaliseren voor implementatie
in een iteratief reconstructie-algoritme om zodoende een aanvaardbare uitvoe-
ringstijd te bekomen. De responsfunctie voor de verstrooiing in het object
kan ook exact berekend worden en wordemngeiporeerd in een iteratief
reconstructie-algoritme [127]. Hierbij wordt de individuele fotoninteractie
met het weefsel gemodelleerd, zodat de verstrooiingscomponent van elke
voxel na propagatie doorheen het object kan worden berekend. Dit gebeurt
aan de hand van Monte-Carlosimulaties waarbij de bron- en weefselverdeling,
alsmede de detectorkarakteristieken in rekening worden gebracht. Bijgevolg
zal deze exacte modellering van de verstrooiing zeer rekenintensief worden.
Optimalisatie van de implementatie en invoering van enkele benaderingen kan
echter voor een substaeli' reductie in de uitvoeringstijd zorgen [128].

Daarnaast is er een tweede benadering die ervan uitgaat dat de verstrooide
fotonen geen bruikbare beeldinformatie bevatten. De correctietechniek be-
staat bijgevolg uit het schatten van de verstrooiingscomponent, die vervolgens
wordt afgetrokken van de gemeten projectiedata of van het gereconstrueerde
beeld om zo een beeld te bekomen vrij van verstrooiingseffecten. Verschil-
lende dergelijke technieken werden ontwikkeld, waaronder deze gebaseerd op
een acquisitie met twee of meerdere energievensters [129-131]. Zij leveren
SPECT-beelden met een verhoogd contrast en nauwkeurigere kwantitatieve in-
formatie maar induceren een verhoging van de ruis in de resulterende beelden.

4.2.3 Correctietechniek bij acquisitie met drie energievensters

De correctietechniek door middel van drie energievensters (Triple Energy
Window of TEW) behoort tot deze laatste categorie. Het principe van een
acquisitie met drie energievensters werd voor het eerst voorgesteld door
Ogawa et al. [129] en wordt gkistreerd in figuur 4.1.

Met deze techniek wordt het aantal primaire fotonen geschat aan de hand
van het hoofdvenster gecentreerd over de fotopiekenergie en twee zijvensters
aan elke kant van het hoofdvenster. Het totale aantal tellen dat in het hoofdven-
ster werd opgenomeV;,;q.;, Wordt bepaald door het aantal primaire fotonen,
Nprimair €0 het aantal verstrooide foton&W,e, s¢r00iq- Het aantal primaire fo-
tonen wordt dus gegeven door

Nprimair = Ntotaal - Nverstrooid- (41)
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Figuur 4.1: Schematisch overzicht van de schatting van de fractie verstrooide fotonen
in het hoofdvenster aan de hand van de telinhoud van de twee naburige zijvensters.

De fractie Nyrstrooia WOrdt geschat aan de hand van het aantal teNen
en N, opgenomen met de twee energievensters gepositioneerd aan elke zijde
van het hoofdvenster. Indien de breedte van het centrale hoofdvé¥istee-
draagt en dat van de zijvenstd#s, dan kan de verstrooide fractié,., s-o0ia
geschat worden als het trapedaal gebied met een hoogd¢/ W, aan de lin-
kerzijde en een hoogt&,. /W, aan de rechterzijde terwijl de lengte van de
basisW,,, bedraagt

N’uerstrooid = (%lz + %) X % (42)

Er werd reeds onderzoek gedaan naar de positionering en breedte van het
centrale hoofdvenster en de twee zijvensters. De zijvensters dienen te worden
gepositioneerd naast het hoofdvenster en moeten zo smal mogelijk zijn om een
zo goed mogelijke schatting te kunnen geven van de verstrooiingscomponent
aanwezig in het hoofdvenster. Indien de breedte van de zijvensters echter
wordt verkleind, zullen ook minder tellen worden geregistreerd in deze
vensters en zal de schatting minder nauwkeurig zijn door de toenemende
invioed van ruis op de meting. Ogawa et al. [129] hebben verschillende ven-
sterconfiguraties getest aan de hand van Monte-Carlosimulaties voor een met
water gevuld cilindrisch fantoom (diameter28 cm) waarbij een uniforme
activiteitsverdeling en twee niet-uniforme activiteitsdistributies (een koude
zone en een warme zone, beide met een diameteé camen gepositioneerd
op 5 cm van het centrum van de cilinder) werden gesimuleerd. Een hoofdven-
ster met een breedte va6% van140 keV en gecentreerd rondt0 keV, met
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zijvensters met een breedte varkeV, gecentreerd respectievelijk a@3 en

159 keV werd vergeleken met een hoofdvenster met een breedt20%awan

141 keV, met zijvensters met een breedte van respectievliikand6 keV,
gecentreerd op27 en155 keV. De resultaten tonen weinig verschil tussen een
hoofdvenster met een breedte \1% en een breedte vax$% telkens meg

keV zijvensters voor het correct schatten van de verstrooiingscomponent. Ook
de gekozen breedte voor de zijvensters had weinig invloed op de schatting
van het aantal verstrooide fotonen in het hoofdvenster. Ichihara et al. [132]
valideerde de verstrooiingscorrectie door middel van drie energievensters voor
verschillende radionucliden aan de hand van een staaffantoom en hartstudies
met 9™ Tc-tetrofosmin. De vensterconfiguratie bestond uit een hoofdvenster
van 24 %, gecentreerd op de fotopiekenergie V3RT'c (140 keV), en een

3 keV breed zijvenster onder het hoofdvenster. Het aantal tellen uit het
Zijvenster boven de fotopiek werd gelijk aan nul gesteld. De projectiedata
opgenomen in het hoofd- en zijvenster werden voor reconstructie gefilterd met
een tweedimensionale butterworthfilter van oflenet een afsnijfrequentie

van respectievelijl0.62 en0.31 cycli/lcm. De bedoeling van deze filter is om
frequentiecomponenten buiten het frequentiegebied dat de resolutie van de
gammacamera karakteriseert, te elimineren. Op die manier wordt de invloed
van ruis op de gereconstrueerde beelden gereduceerd. Later hebben Ichihara
et al. [133] deze verstrooiingscorrectietechniek gevalideerd voor simultane en
sequentle T c-emissie- e’ T[-transmissiebeeldvorming van de herse-
nen. Hiervoor werd een hersenfantoom en een identieke vensterconfiguratie
gebruikt, behalve voor de zijvensters. Hun breedte werd gewijzigd ©aar

keV of 3% van 140 keV en als afsnijfrequentie voor het tweedimensionale
butterworthfilter werd).38 cycli/cm gekozen. Hashimoto et al. [134] heron-
derzocht de TEW-correctietechniek voor SPECT-studies van de hersenperfusie
met 99 T'c terwijl werd geopteerd voor een hoofdvenster 288 en twee
zijvensters varv% en een tweedimensionale butterworthfilter van orde 8 en
met een afsnijfrequentie van 0.44 en 0.21 cycli/cm voor respectievelijk het
hoofdvenster en de zijvensters. Voor dit onderzoek werden zowel fantoom-
data als data van gezonde vrijwilligers gebruikt. Gelijkaardig onderzoek
gebeurde [135] voor simultane en sequeletiopnames vaff!TI-emissie

en PmTc-transmissie bij SPECT-beeldvorming van het myocard, waarbij
dezelfde instellingen en zowel fantoom- als paténstudies werden gebruikt.
Tenslotte onderzocht King et al. [136] de invloed van het filteren van de pro-
jectiedata opgenomen met de zijvensters en gebruikt voor het schatten van de
verstrooide fractie fotonen, op de nauwkeurigheid van de TEW-correctie voor
verstrooiing. Hiervoor werd een hoofdvenster 2496 gebruikt, gecentreerd

op de hoofdpiekenergie vati"T'c, en eer.5 keV zijvenster, gepositioneerd
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onder het fotopiekvenster. Er werd geen zijvenster boven het hoofdvenster
gebruikt. Voor dit venster werd het aantal tellen gelijkgesteld aan nul. Aan de
hand van Monte-Carlosimulaties, waarbij een driedimensionaal mathematisch
torsofantoom (MCAT-Mathematical CArdiac-Torso phantom) werd gebruikt,
werd het midden gezocht tussen een laagdoorlaatfilter met hoge afsnijfrequen-
tie waardoor het ruisniveau in het gereconstrueerde beeld werd verhoogd en
een laagdoorlaatfilter met lage afsnijfrequentie hetgeen tot een onnauwkeurige
schatting van de verstrooide fractie fotonen kan leiden. Resultaten toonden
aan dat indien de data opgenomen in het zijvenster werden gefilterd met een
tweedimensionale butterworthfilter met orglen een afsnijfrequentie tussen
0.15 en 0.32 cycli/cm, dit aanleiding gaf tot een nauwkeuriger schatting van
de fractie verstrooide fotonen, dit in tegenstelling tot het niet toepassen van
een filteroperatie op de telinhoud van het zijvenster.

In de klinische praktijk worden in het geval van een SPECT-studie van
de hersenen met'™T¢c, voor elke projectiebin data opgenomen in drie
energievensters: een hoofdvenster met een breedt@0%nen gecentreerd
op 140 keV fotopiek van®™Tc, en twee zijvensters dig2 breed zijn. De
projectiedata die opgenomen worden met de zijvensters worden gefilterd met
een tweedimensionale butterworthfilter met orde 8 en een afsnijfrequentie van
0.08 cycli/pixel waarbij de pixelgroott8.2 mm bedraagt. Deze waarde ligt in
het eerder vermelde optimale bereik [136].

Eens voor elke projectiebin de fractie verstrooide fotonen is geschat,
kan op twee manieren voor verstrooiingseffecten worden gecorrigeerd.
Een eerste methode bestaat erin voor elke projectiebin de geschatte fractie
verstrooide fotonen af te trekken van het totale aantal gemeten fotonen,
om zo projectiedata te verkrijgen die enkel primaire fotonen bevatten. Een
eerste nadeel van deze correctietechniek is dat er in regio’s met weinig tellen
negatieve projectiewaarden kunnen worden gegenereerd door het effect van
ruis, hetgeen nefast is voor een multiplicatief reconstructie-algoritme zoals
ML-EM. Een oplossing hiervoor bestaat erin deze negatieve waarden gelijk
te stellen aan nul, hetgeen op zijn beurt echter kan leiden tot een fout op
de gereconstrueerde pixelwaarden. Een ander nadeel is het feit dat de ge-
corrigeerde projectiedata geen poissonveranderdelijken meer zijn terwijl een
ML-EM reconstructie-algoritme een poissonverdeling voor de meetgegevens
veronderstelt.

Een andere manier om te corrigeren voor verstrooiing bestaat uit een aan-
gepaste berekening van deetficienten die bij elke iteratie de oude schatting
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van de activiteitsdistributie omzetten in een nieuwe, betere schatting. In een
standaard ML-EM reconstructie-algoritme wordt immers bij elke iteratiestap
voor elke projectiebin de verhouding van het aantal geschatte primaire fotonen
tot het geprojecteerde aantal gereconstrueerde fotonen berekend. Indien bij
elke iteratiestap voor elke projectiebin de verhouding wordt berekend van het
aantal gemeten fotonen tot de som van het geschatte aantal verstrooide foto-
nen en de projectie van het gereconstrueerde aantal fotonen, zullen eveneens
pixelwaarden worden gereconstrueerd die een schatting zijn van het aantal pri-
maire fotonen. Deze werkwijze geeft aanleiding tot volgende formulering van
het ML-EM reconstructie-algoritme [137]

) ng
Yt Py = i+ 20k P

Hierbij is v; het aantal verstrooide fotonen in detectiebinindien men
uitdrukking 4.3 vergelijkt met uitdrukking 2.21, zit het verschil in het optellen
van de termw; bij de voorwaartse projectie. Het voordeel van deze aanpak
is tweeerlei. Enerzijds wordt het probleem van negatieve projectiewaarden
vermeden en anderzijds gebeurt er geen correctie van de metingen zodat
deze hun poissonkarakteristieken blijven behouden. Een nadeel is dat werd
aangetoond dat de convergentiesnelheid om tot de meest waarschijnlijke
oplossing van het reconstructieprobleem te komen daalt, waardoor meer
iteraties en bijgevolg meer rekentijd nodig is. King et al. [136] toonde echter
aan dat deze reconstructietechniek leidde tot een kleinere afwijking van het
ideale beeld in vergelijking met een reconstructietechniek die vertrekt van
gecorrigeerde projectiedata.

(4.3)

I+1 _
A=

In de klinische routine worden SPECT-opnames van de hersenen standaard
gereconstrueerd met gefilterde terugprojectie. Bijgevolg dienen de projectie-
data te worden gecorrigeerd voor verstrooiingseffecten waarbij het aantal ver-
strooide fotonen, geschat aan de hand van de TEW-techniek, wordt afgetrok-
ken van de gemeten projectiedata.
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4.3 Attenuatie

4.3.1 Inleiding

Attenuatie door foto-elektrische absorptie en comptonverstrooiing heeft een
belangrijke invioed op de kwaliteit en kwantitatieve nauwkeurigheid van een
SPECT-beeld. De attenuatie wordt bepaald door de weglengte tussen bron
en de rand van het attenuerend materiaal enerzijds en door de lineaire attenu-
atieccfficient anderzijds. Deze laatste wordt op zijn beurt bepaald door de
fotonenergie en door de verschillende materialen die het attenuerend medium
bevat. Voor fotonen vam40 keV in het geval van het radionuclié®Tc be-
draagt de lineaire attenuatiegficient voor water en zacht weefgel5 cn .

Dit betekent dat de intensiteit van een fotonenbundel met een energid®an
keV voor de helft wordt geattenueerd daios cm water. Het attenuatie-effect
wordt nog gecompliceerd door het feit dat verschillende regio’s in het men-
selijk lichaam verschillende attenuatiegficiénten hebben. In het bijzonder
vormt de niet-homogene attenuatie ter hoogte van de thorax een probleem bij
de SPECT-reconstructie van het hart.

4.3.2 Correctietechnieken

In het geval van iteratieve reconstructie kan de attenuatie worden gemodel-
leerd in de voorwaartse en terugwaartse projector, zodat de gereconstrueerde
pixelwaarden worden gecorrigeerd voor attenuatie-effecten. In het geval
van gefilterde terugprojectie is het mogelijk te corrigeren voor uniforme
attenuatie door de projectiedata aan te passen. Dit kan gebeuren door een
exacte intrinsieke correctie waarbij hetzij de projectiedata worden aangepast
en vervolgens met FBP worden gereconstrueerd [138], hetzij een gewogen
terugprojectie van de projectiedata gebeurt [139]. Daarnaast bestaat er ook
een benaderende correctietechniek [140] (sorensoncorrectie) die uitgaat van
een homogene activiteitsverdeling binnen een gebied met uniforme attenuatie
en tegenovergestelde projecties combineert om zo tot een betere schatting
van de attenuatievrije projectie te komen. Deze laatste correctietechniek is
veelal beschikbaar in de klinische routine, waarbij over het algemeen wordt
verondersteld dat het gebied met de homogene activiteitsverdeling samenvalt
met het gebied met uniforme attenuatie.

Stel dat volgens een projectierichtirig, n) (zie figuur 4.2) de bron met
homogene activiteitsverdelingen het attenuerend medium met een constante
lineaire attenuatieadficient . begrensd worden door deaalinatery, (¢,7)
enuyg (t,n) waarbij uy, (t,7) correspondeert met de bovengrensgiit, n)
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Figuur 4.2: Het gekozen assenstelsel en de bijhorende symbolen voor het formalisme
van de sorensoncorrectie in het geval van een gebied met een uniforme activiteitsver-
deling A en een uniforme attenuatie Hierbij is p,, (¢) de lijnintegraal langs het pad

[ (t,n) bepaald door de projectiehoglen door de cordinaatt op de T-as.

met de ondergrens relatief ten opzichte van de detector voor een projectierich-
ting (¢,n). De gemeten activiteit in de projectiebih n) kan dan geschreven
worden als

By (t) = AL exp (=g (u—uy (£,7)) du
(4.4)

= % (1 —exp (—p (up (t,m) —ug (t,1)))) .

In het geval er echter geen sprake is van attenuatie, zou in diezelfde pro-
jectiebin de volgende activiteit worden gemeten

Py () = X (un (8, 1) — ug (£, 7)) . (4.5)

Indien men uitdrukking 4.4 en 4.5 vergelijkt €, (,7) — uq (t,7)) ge-
lijkstelt aani (¢,n), komt men tot de vaststelling dat

pl (t,m)
. (4.6)
1 —exp (—pl (t,1)))
Bij hogergenoemde veronderstellingen herleidt deze correctietechniek
zich bijgevolg tot een aanpassing van de projectiedata met een multiplicatieve

Py (t) = py (1) (
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factor, corresponderend met uitdrukking 4.6. Op basis van het gecorri-

geerde sinogram kan vervolgens de activiteitsverdeling met een standaard
FBP-algoritme worden gereconstrueerd. Merken we op dat in het geval van
iteratieve reconstructie deze correctie van de projectiedata niet opportuun is,
daar het poissonmodel voor de gecorrigeerde metingen niet behouden bilijft.

Daarnaast bestaat er nog een methode [141] (changcorrectie) die het ge-
reconstrueerde beeld corrigeert voor attenuatie en bijgevolg bruikbaar is voor
zowel gefilterde terugprojectie als iteratieve reconstructie. Hierbij wordt uitge-
gaan van een puntbron in een uniform attenuerend medium. Na reconstructie
wordt het gereconstrueerde beeld pixel bij pixel gecorrigeerd voor de gemid-
delde attenuatie genomen over de verschillende projectiehoeken. Dit gebeurt
door de gereconstrueerde pixelwaarde te vermenigvuldigen met een correctie-
factor, gegeven door

M —1
1
Ceon,i = (M > :eXP(—Mli,m)> : (4.7)
m=1

met M het aantal projectiehoeken én, de afstand tussen pixélen de
rand van het uniform attenuerend medium onder een fgelDeze correctie
is echter enkel exact voor een puntbron omringd door een uniform attenuerend
medium. Om niet-uniforme attenuatie in rekening te kunnen brengen kan
de correctiefactor 4.7 worden aangepast deby, te vervangen dooL; ,,
waarbij L; ,, wordt bekomen door de attenuatiewaarden tussen pigalde
detector onder een hoég* te sommeren. In het geval van een activiteitsver-
deling kan deze correctie iteratief worden toegepast. Hierbij wordt vertrokken
van een FBP-gereconstrueerd beeld dat gecorrigeerd is voor attenuatie aan de
hand van de correctiefactoren 4.7. Vervolgens wordt bij elke iteratiestap het
beeld opnieuw geprojecteerd, wordt het verschil tussen deze projectie en de
meting terug met FBP gereconstrueerd, aangepast met de correctiefactoren 4.7
en opgeteld bij het vorige beeld. Ogawa et al. [142] stelde een aangepaste
versie van dit algoritme voor waar bij elke iteratiestap tijdens de projectie de
attenuatie in rekening wordt gebracht en het gereconstrueerde correctiebeeld
niet meer wordt vermenigvuldigd met de correctiefactoren 4.7.

In het geval van uniforme attenuatiecorrectie werd aangetoond [143, 144]
dat performantie van de sorenson- en changcorrectietechniek gelijkaardig
is. In het geval van niet-uniforme attenuatiecorrectie kan met de chang-
correctiemethode na uitvoering veeen iteratie een goede kwantitatieve
nauwkeurigheid worden bekomen [98, 145]. Hier kan echter de opmerking
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worden gemaakt dat de changmethode op basiseganitératie een subop-
timale methode is in vergelijking met de modellering van de attenuatie in
een iteratief reconstructie-algoritme. Fantoomexperimenten [4] waarbij de
changmethode me#eh iteratie vergeleken werd met iteratieve reconstructie
toonden echter geen significante verschillen in semi-kwantitatieve resultaten,
een gegeven dat bevestigd werd door Dey et al. [145].

Corrigeren voor uniforme attenuatie vereist de bepaling van het gebied
waarin attenuatie optreedt en het toekennen van een constante lineaire attenu-
atieccefficient aan dit gebied. De eerste stap komt neer op een aflijning van
de omtrek van dat gedeelte van het lichaam van depadat in beeld wordt
gebracht. Dit kan manueel gebeuren doch ook berekend worden door uit het
opgemeten sinogram aan de hand van een drempelwaarde een binair sinogram
te genereren met de bedoeling een onderscheid te maken tussen projectiebins
die deel uitmaken van een projectie van het object en projectiebins die niet tot
een projectie van het object behoren. Vervolgens kan door terugprojectie van
dit binair sinogram en het discrimineren van pixels met een waarde lager dan
1, een binair beeld worden gereconstrueerd van het object en bijgevolg een
schatting worden gemaakt van de contour van het desbetreffende object.

Correctie voor niet-uniforme attenuatie veronderstelt dat de distributie van
lineaire attenuatiea@ficienten of de attenuatiemap voor het in beeld gebrachte
object kan ingeschat worden. Deze attenuatiemap kan gegenereerd worden
door een simultane reconstructie uit te voeren van de activiteitsverdeling en
de verdeling van attenuatiegfficienten uit het opgemeten emissiesinogram.
Hiervoor wordt bij elke iteratiestap alternerend de schatting voor het emissie-
beeld en het attenuatiebeeld herzien. In het geval van SPECT-beeldvorming
is het echter niet triviaal een attenuatiemap te reconstrueren indien het opge-
meten sinogram en de corresponderende activiteitsverdeling gekend zijn [146].

Anderzijds beschikken sommige gammacamera’s ook over de mogelijk-
heid om naast een emissiesinogram een transmissiesinogram effectief te me-
ten. Uit dit transmissiesinogram kan dan een verdeling van lineaire attenua-
tiecosfficienten worden gereconstrueerd die vervolgens kan worden gebruikt
voor het corrigeren voor attenuatie bij de reconstructie van activiteitsverdeling
uit het emissiesinogram. In wat volgt zullen we dieper ingaan op de transmis-
siescintitomografie.
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4.3.3 Transmissiescintitomogr afie

Er bestaan verschillende geometine/oor gammacamera’s die eveneens trans-
missiebeeldvorming toelaten. Zo laat een externe vlakke bron gecombineerd
met een parallelle-bundelcollimator toe een transmissiesinogram op te nemen.
In het geval van een waaierbundelcollimator kan een lijnbron worden gebruikt,
terwijl in het geval van een kegelbundelcollimator een puntbron zou volstaan.
Ook een bewegende lijnbron met een parallelle-bundelcollimator behoort tot
de mogelijkheden. Deze externe bronnen kunnen hierbij zowel gecollimeerd
als niet-gecollimeerd zijn. Bovendien kan het opmeten van transmissiedata
hetzij sequentieel hetzij simultaan gebeuren met de emissiemeting.

Transmissiescintitomogr afie met de Toshiba GCA9300/HG

In het geval van de Toshiba gammacamera beschikken we over een waaierbun-
delcollimator met een bijbehorende niet-gecollimeerde lijnbron in het focale
punt. Er werd reeds aangetoond [147] dat bij deze configuratie de detectie van
fotonen, afkomstig van de externe stralingsbron en verstrooid in het lichaam
van de patnt, zeer beperkt is. Bijgevolg kunnen aan de hand van trans-
missiemetingen met deze geometrie smalle-bundel-attenuetiietériten
worden gereconstrueerd. Dit bleek reeds uit eerder onderzoek [4], waarbij
voor een met water gevuld cilindrisch fantoom met respectievelijk een
20171 (75 keV), 13Gd- (99 keV) en?*™Tc-lijnbron (140 keV) een lineaire
attenuatiecefficient yr; = 0.189 £ 0.012 em ™!, pgg = 0.178 £ 0.006

em™" enpur. = 0.155 + 0.005 em ™! werden gevonden. Deze waarden zijn

in overeenstemming met de theoretische lineaire attenuaffegéiiten voor
water (g, = 0.187 em ™", g ga = 0.175 em™" enpyp e = 0.154 em™1).

In het geval van eel?Gd-lijnbron kwam na lineaire schaling met een factor
0.906 de gereconstrueerde lineaire attenuatdiiciént voor hersenweef-
sel0.1534+0.007 em ™! goed overeen met de theoretische wa@rdg9 cm".

Indien enkel emissiedata worden opgemeten, volstaat een acquisitie met
drie energievensters om te kunnen corrigeren voor verstrooiing in denpati”
In het geval van een simultane opname van transmissiedata dienen echter ook
data te worden opgenomen in een energievenster dat gecentreerd is op de fo-
topiekenergie van het radionuclide die gebruikt wordt voor de externe stra-
lingsbron. Hierbij gaat het veelal om een radionuclide gigtraling uitzendt
met een lagere energie d&"T'c. Is dit het geval en word®™T'c als emis-
sieradionuclide gebruikt, dan moet echter rekening worden gehouden met het
effect van neerwaartse verstrooiing (‘'downscatter’). Immers, een fractie van
de verstrooide emissiefotonen zal worden gedetecteerd maar met een lagere
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energie zodat in het energievenster dat gebruikt wordt voor de detectie van
de transmissiefotonen, ook verstrooide emissiefotonen zullen worden gedetec-
teerd waardoor de attenuatie zal worden onderschat. Om te corrigeren voor
deze neerwaartse verstrooiing van emissiefotonen in het energievenster van
de transmissiemeting wordt hetzelfde principe toegepast als voor de verstrooi-
ingscorrectie door middel van een acquisitie in drie energievensters. Ook hier
worden twee zijvensters gepositioneerd naast het hoofdvenster dat gecentreerd
is op de fotopiekenergie van de transmissieradionuckdn,aan de stijgende
flank eneén aan de dalende flank van het hoofdvenster. Per projectiebin wordt
de bijdrage verstrooid€™Tc fotonen in de transmissieprojectiedata geschat
door lineaire interpolatie van het aantal tellen in de zijvensters, na normalisa-
tie voor de vensterbreedte (zie vergelijking 4.2). Vervolgens kan deze fractie
worden afgetrokken van het gemeten aantal tellen in het hoofdvenster om zo
enkel de fotonen afkomstig van de transmissiebron te behouden. Hier geldt
dezelfde discussie als in het geval van een verstrooiingscorrectie aan de hand
van drie energievensters. Enerzijds dient de breedte van de zijvensters zo smal
mogelijk te worden gekozen, zodat de schatting zo dicht mogelijk tegen het
hoofdvenster aan gebeurt. Anderzijds kunnen de zijvensters ook niet te smal
gekozen worden daar de schatting in dat geval onbetrouwbaar wordt door het
lage aantal tellen en bijgevolg het hoge ruisniveau (poissonstatistiek). Een
mogelijkheid om de invloed van ruis tegen te gaan is ervan uit te gaan dat de
fractie verstrooide emissiefotonen in het transmissie-energievenster van pro-
jectiebin tot projectiebin geen snel varénde functie is en de schatting van
naburige projectiebins met elkaar te gaan correleren door een laagdoorlaatfil-
ter. In de literatuur wordt voor een identieke camerageometrie in het geval van
transmissiebeeldvorming mé&t Thallium (75 keV) [133] als breedte voor

het hoofdvensteR4% (18 keV) vooropgesteld met een breedte voor de zij-
vensters vari% (3 keV). Er zijn echter nog geen duidelijke gegevens over de
invloed van een laagdoorlaatfilter op de correctie voor neerwaartse verstrooi-
ing bij simultane transmissie-emissiebeeldvorming.

Bepaling van de onder grensvoor de afsnijfrequentie van het laagdoor laat-
filter bij de correctie voor neerwaartse verstrooiing bij simultane emissie-
transmissiebeeldvor ming met een gammacamera

In het kader van een klinische studie [33] werden bij driegrdéh, na injectie
met een radioligand, gemerkt nfé¥*T'c, simultaan transmissiedata opgeme-
ten met zowel ee’™T'c lijnbron als eert?3G'd (Gadolinium) lijnbron.

De transmissiemeting m&¥”T'c gebeurde met lijnbron gevuld meB70
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MBq activiteit, terwijl voor de meting me3Gd drie lijnbronnen met el70

MBq activiteit werden gebruikt. In beide gevallen werd om4dgraden een
projectiebeeld opgenomen in eE28 x 128 matrix met een corresponderende
pixelgrootte van3.2 mm. In het geval van d&3Gd-meting roteerde elke
detectorkop overl20 graden in wijzerzin en vervolgens ovéR0 graden

in tegenwijzerzin, terwijl voor elke projectiehoek de opnasteseconden
duurde. Dit gaf een totale acquisitietijd vae minuten. Bij d&°"Tc-meting
daarentegen roteerde elke detectorkop in wijzerzin en vervolgens in tegen-
wijzerzin over de360 graden, terwijl onder elke projectiehoek gedurede
seconden werd gemeten. Dit komt overeen met een totale opnametijd van
4 min. Merken we op dat de verandering van de rotatierichting tijdens de
opname compenseert voor eventueel telverlies ten gevolge van het radioactief
verval van de gebruikte radionuclide. Bij de acquisitie me¥#d c-lijnbron

wordt meteén detectiekop transmissie en emissie gemeten, terwijl de andere
twee detectiekoppen enkel emissiefotonen detecteren. Teneinde de emissie-
data van de transmissiedata te scheiden, wordt het gemiddelde genomen van
de emissiedata opgenomen met de twee detectiekoppen die enkel emissie
opmeten en wordt deze fractie afgetrokken van de opgenomen data met de
detectiekop die zowel emissie als transmissie heeft opgemeten. Onderzoek
door onze groep [4] heeft reeds uitgewezen dat deze werkwijze voor het
scheiden van emissie- en transmissiedata geen significant verschil oplevert
wat betreft kwantificatie in vergelijking met een sequelgiopname met een
PmPclijnbron.

Voor de transmissiemeting m&”T'c werd een energievenster gekozen
met een breedte valt%, gecentreerd op de fotopiek. Bij de transmissieme-
ting met '*>G'd werd geopteerd voor een hoofdvenster met een breedte van
15% van de energie van de transmissieradionuclide en voor twee zijvensters
beide5% breed. De fotopiekenergie vai Gd bedraagt9 keV, hetgeen be-
tekent dat verstrooide fotonen afkomstig varf®#&I"c-emissie zullen worden
gedetecteerd in het hoofdvenster #8% breed is en gecentreerd is op ¥e
kev piek. Bij de opgenomen transmissiedata éf'c is er geen sprake van
dit effect. Door voor de drie pariten het aantal tellen, opgemeten in de zijven-
sters rond het’3Gd-hoofdvenster, te filteren met een laagdoorlaatfilter waar-
van de afsnijfrequentie werd gevarieerd en de zo bekomen gereconstrueerde
attenuatiewaarden te vergelijken met deze bekomen uit de transmissiemeting
met??"T'c, werd de invloed van een laagdoorlaatfilter nagegaan. Hierbij werd
als laagdoorlaatfilter een tweedimensionale butterworthfilter gebruikt met orde
8 en een afsnijfrequentie die de volgende waarden aann@eifit:0.08, 0.09,

0.10, 0.12, 0.14 en0.16 cycli/pixel met een pixelgrootte vah2 mm. In prin-
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T (140 keV) 'Gd (99 keV) '"2Gd 5" Tc

hersenweefsel 0.159n7 ! 0.176c¢m ™! 0.903
bot 0.285¢m ! 0.346¢cm ™! 0.824

Tabel 4.1: Overzicht van de lineaire attenuatietficienten voor bot en hersenweefsel
voor99 keV en140 keV, met de corresponderende correctiefactor.

cipe kan echter ook een ander laagdoorlaatfilter worden gebruikt. Verder werd
ook het geval beschouwd waarbij beide zijvensters niet werden gefilterd en het
geval waarbij niet werd gecorrigeerd voor de verstrooide emissiefotonen.
Nadat de projectiedata opgenomen in Ré6 d-hoofdvenster waren ge-
corrigeerd voor de fractie verstrooide emissiefotonen, gebeurde de reconstruc-
tie van de attenuatiewaarden op een analoge manier als in het geval van de
transmissiedata opgenomen fi&tTc. Hierbij werden uit de transmissieme-
tingen eerst de projecties van lineaire attenuagécmeénten berekend aan de
hand van een gemeten projectiebeeld met de transmissiebron waarbij er zich
geen object tussen transmissiebron en detector bevond. Deze blanco-opname
(‘blank scan’) had een telinhoud vanx 1(° tellen en werd genormaliseerd op
het aantal tellen in het opgenomen projectiebeeld van dergaen de hand
van een regio boven het hoofd van de eatiwaar geen attenuatie-effecten
spelen. De projecties van lineaire attenuatgdfio&nten werden vervolgens
bekomen door per projectiebin de natuurlijke logaritme te nemen van de ver-
houding van het aantal tellen in de blanco-opname tot het aantal tellen in de
transmissiemeting (zie hoofdstuk 2). In een volgende stap werden de zo beko-
men projecties gefilterd met eearidimensionale butterworthfilter met orde 8
en een afsnijfrequentie van10 cycli/pixel (pixelgrootte =3.2 mm) en gere-
constructeerd met gefilterde terugprojectie voor waaierbundeldata (zie hoofd-
stuk 3).
Na reconstructie werden de gereconstrueerde waarden voor Gadolinium
(99 keV) herschaald naar de energie van Technetilitfi keV). Om rekening
te houden met een lagere schalingsfactor bij hogere lineaire attenuatiewaar-
den [119] (zie tabel 4.1) werden de conversiefactoren voor hersenweefsel en
bot lineair genterpoleerd en werden de lineaire attenuatdficienten voor
Gadolinium als volgt geconverteerd

pre = paa (0.985 — (ugq x 0.465)) . (4.8)

Vervolgens werden de attenuatiebeelden voor elk van de drienpei”
met elkaar gecoregistreerd door middel van een starre-lichaamstransformatie
waarbij zes parameters werden aangepast (drie translatie- en drie rota-
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Figuur 4.3: Som van absolute verschillen tussen de attenuatiewaarden bekomen met
een'®3Gd-lijnbron en deze voor d&™T'c-lijnbron als functie van het gebruikte pre-
filter voor de drie pagihten, samen met een gemiddelde fout.

tieparameters). Dit gebeurde door minimalisatie van een kostfunctie op
basis van absolute intensititeitsverschillen met behulp van een simplex-
downhillmethode [148].

Nadien werden voor elke patit de attenuatiewaarden bekomen met een
153Gd-lijnbron vergeleken met deze voor €€ Tc-lijnbron als functie van
het gebruikte prefilter bij de correctie voor neerwaartse verstrooiing in het ge-
val van de!®>Gd-transmissiemeting. Hierbij werd als fout de som van abso-
lute verschillen tussen de twee beelden berekend, samen met een gemiddelde
fout genomen over de drie patiten. Deze gegevens kunnen teruggevonden
worden in figuur 4.3. Uit deze gegevens blijkt dat door toepassing van een
laagdoorlaatfilter op de telinhoud van de zijvensters bij de correctie voor neer-
waartse verstrooiing, de fout tussen 'd&Gd- en”'™Tc-attenuatiewaarden
weliswaar vermindert maar dat bij een te lage afsnijfrequentie voor het laag-
doorlaatfilter de fout op de attenuatiegicienten duidelijk hoger ligt dan in
het geval geen prefilter werd toegepast.
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Figuur 4.4: Invloed van de correctie voor neerwaartse verstrooiing en het gebruik
van een prefilter bij correctie voor neerwaartse verstrooiing op de gemiddelde gere-
construeerde attenuatiewaarde met bijpbehorende standaarddeviatie voor een circulaire
regio hersenweefsel.
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Daarnaast werd ook de invloed nagegaan van het gebruik van een prefilter
bij correctie voor neerwaartse verstrooiing op de spreiding van de gereconstru-
eerde attenuatiewaarden. Hiervoor werd binnen een circulaire regio die enkel
hersenweefsel bevat, de gemiddelde gereconstrueerde attenuatiewaarde met
bijbehorende standaarddeviatie berekend. Deze gegevens zijn terug te vinden
in figuur 4.4. Hieruit blijkt dat bij correctie voor neerwaartse verstrooiing
enerzijds de gemiddelde gereconstrueerde attenuatiewaarde de theoretische
waarde voor hersenweefsel (zie tabel 4.1) beter benadert maar anderzijds dat
de standaarddeviatie op de gereconstrueerde pixelwaarden toeneemt. Deze
standaarddeviatie neemt af indien de telinhoud van de zijvensters wordt
gefilterd met een laagdoorlaatfilter, waarbij de invloed van de afsnijfrequentie
op de standaarddeviatie slechts beperkt is.

Na coregistratie van de beelden afkomstig van de verschillendenpexti,”
werd een gemiddeld attenuatiebeeld opgesteld voor de beelden opgenomen
met een?”™Tc-lijnbron (T'c4em) €n voor de beelden opgenomen met een
153Gd-lijnbron, waarbij enerzijds niet gecorrigeerd werd voor neerwaartse
verstrooiing Gdggm) en anderzijds een correctie werd uitgevoerd na filtering
van de telinhoud van de zijvensters met een tweedimensionale butterworth-
filter met orde8 en een afsnijfrequentie van respectieveli7 cycli/pixel
(Gdjt,,) en 0.14 cyclilpixel (Gdyg,,). Bij de coregistratie van de beelden
van verschillende patiiten werd een identieke techniek gebruikt zoals reeds
eerder beschreven, waarbij nu echter ook drie schalingsparameters werden
aangepast. Vervolgens werd voor de vier beelden een profiel opgesteld door-
heen een centrale snede. Deze zijn terug te vinden in figuur 4.5, samen met
de overeenkomstige snede vadt.,, Gdgzm en Gd;‘ém. Uit deze gegevens
blijkt duidelijk dat indien geen correctie voor neerwaartse verstrooiing gebeurt
de attenuatiewaarden worden onderschat. Verder blijkt ook dat het profiel
voor Gd-* = een betere overeenkomst vertoont met het profiel o9t

gem

dit in tegenstelling tot het profiel vocﬂ?d%m, waarbij de attenuatiewaarden

voor de schedel te hoog en voor het naburige hersenweefsel te laag worden
ingeschat.

Dit wordt ook duidelijk wanneer de gemiddelde som van absolute
verschillen over de drie datasets wordt berekend als functie van de line-
aire attenuatieafficient en de afsnijfrequentie van het tweedimensionale
butterworthfilter (orde 8) (zie figuur 4.6). Hieruit blijkt dat bij een lagere
afsnijfrequentie de gemiddelde fout op de attenuatiewaarden voor hersen-
weefsel en vooral voor bot gevoelig toeneemt. Dit kan als volgt verklaard
worden. Projectiebins die zich relatief gezien verder van de projectie van de
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Figuur 4.5: Verschillende profielen doorheen een snede (zie witteTlir,,,) voor
Tegem(—), GO, (- =), Gd}%, (---) enGdds, (---+), samen met de overeenkom-
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gem gem*

emissiebron bevinden zullen een kleinere fractie verstrooide emissiefotonen
detecteren. Wanneer echter de telinhoud van de zijvensters wordt gefilterd
met een laagdoorfilter zal de telinhoud van de zijvensters van de projectiebins
worden uitgesmeerd over verschillende projectiebins waardoor de telinhoud
van de zijvensters met een lager aantal tellen die grenzen aan projectiebins
met zijvensters met een hogere telinhoud, zal toenemen terwijl ook het

omgekeerde effect zal plaatsvinden. Dit heeft tot gevolg dat de neerwaartse
verstrooiing in deze projectiebins wordt overschat of onderschat, hetgeen
na de correctie voor neerwaartse verstrooiing op zijn beurt leidt tot een

overschatting of onderschatting van de attenuatie van de transmissiebron in
de desbetreffende projectierichting. Dit is het geval voor de gereconstrueerde
attenuatiewaarden voor bot en het nabije hersenweefsel in het geval van
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Figuur 4.6: Som van absolute verschillen over de drie datasets als functie van de
lineaire attenuatieadficient en de afsnijfrequentie van het tweedimensionale butter-
worthfilter (orde 8).

simultane transmissie-emissiebeeldvorming van de perfusie van de hersenen
indien bij de correctie voor neerwaartse verstrooiing een laagdoorfilter met
een te lage afsnijfrequentie wordt gebruikt.

Om een idee te krijgen van de invloed van de filterkeuze op de uiteindelijke
correctie voor attenuatie en bijgevolg op de gereconstrueerde emmissiewaar-
den, werden vooGd%s, , Gd) enGd,:, aan de hand van formule 4.7 de
chang-correctiefactoren berekend en vergeleken met dieNggy,, waarbij
het relatief procentueel verschil werd berekend voor het gebied waarin er
sprake is van emissie. In figuur 4.7 wordt een overzicht gegeven van het
verloop van dit relatief procentueel verschil ni&t,.,,, doorheen een centrale
snede die ook overeenkomt met de snede uit figuur 4.5 en dit@egj;n,
Gdyt,, enGdyg,,.

Uit figuur 4.7 blijkt dat indien er geen correctie wordt uitgevoerd
voor neerwaartse verstrooiing bij simultah€Gd-transmissie- e T'c-
emissiebeeldvorming er fouten kunnen optredeni 486 bij de kwantificatie
van activiteit in de centrale hersenregio’s. Dit wordt bevestigd door



4 3. Attenuatie 111

Gdds Gd07 Gd14

gem gem gem

relatieve fout (%)

—-100 -50 0 50 100
afstand tot rotatiecentrum (mm)
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eerder uitgevoerd onderzoek bij simultaffé7-transmissie- er??"Tc-
emissiebeeldvorming. Hierbij werd door middel van drie transmissiebronnen,
elk gevuld met60 MBq 2°'TI, een attenuatiebeeld opgenomen van het
cilindrisch hoffmanfantoom [149] dat gevuld was met water. Vervolgens
werd het fantoom gevuld met een homogene oplossing6vaMBg " Tc,
teneinde een klinische perfusiestudie die doorgaanss x 1(f tellen bevat,

te simuleren. Vervolgens werden simultaan met de emissie transmissiedata
opgenomen. Uit de vergelijking van beide transmissiedatasets bleek dat
indien projectiedata afkomstig van e&HTi-transmissiebron niet worden
gecorrigeerd voor neerwaartse verstrooiing afkomstig vafi"Ec-emissie,

dit resulteert in significante verschillen vafic9oor de subcorticale regio’s
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en van 164 voor de centrale hersenregio’s bij SPECT-beeldvorming van de
hersenen [4].

Uit dit onderzoek blijkt dat een suboptimale filtering van de telinhoud van
de zijvensters, gebruikt bij de correctie voor neerwaartse verstrooiing, kan lei-
den tot fouten op de gereconstrueerde activiteitswaarden. Deze fouten kunnen
absoluut gezien naar de schedelrand toe oplopeniét Als besluit kunnen
we stellen dat het kiezen van een te lage afsnijfrequentie voor het laagdoorlaat-
filter dat gebruikt wordt bij correctie voor neerwaartse verstrooiing, nodig bij
simultane transmissie- en emissiebeeldvorming, leidt tot een overschatting en
onderschatting van attenuatie bij overgangen van gebieden waar emissie aan-
wezig is naar gebieden zonder emissie. Voor neerwaartse verstrooiing is het
gedrag van deze gebieden immers verschillend. Voor SPECT-beeldvorming
van de hersenen kan een optimale filterkeuze worden bekomen door visueel na
te gaan of er nog steeds een vlioeiende overgang is tussen de attenuatiewaarden
voor hersenweefsel en deze voor bot (zie figuur 4.5). Verder blijkt dat de keuze
van de afsnijfrequentie weinig invloed heeft op de variantie op de gereconstru-
eerde attenuatiewaarden voor het zacht hersenweefsel (zie figuur 4.4). Dit kan
afhankelijk zijn van de activiteit van de transmissiebron en van de configuratie
van de drie energievensters. Hier ging het telkens om een transmissiebron met
370 MBq activiteit, terwijl voor transmissiebeeldvorming met een identieke
configuratie een activiteit werd gebruikt véh MBq [133] en55 MBq [4] voor
een?'%T[-lijnbron. Bovendien werd de breedte van het hoofdvenster relatief
smal (5%) gekozen, waardoor in de zijvensters niet alleen verstrooide emis-
siefotonen maar ook transmissietellen werden gedetecteerd. Bijgevolg was de
telinhoud van deze zijvensters hoger dan indien zij verder van de fotopiek van
de transmissieradionuclide zouden worden gepositioneerd. Hierdoor werd de
filterkeuze hoogstwaarschijnlijk minder kritisch.

4.3.4 Uniforme versus niet-uniforme attenuatiecorrectie bij
SPECT-beeldvorming van de perfusie van de her senen

Inleiding

In wat volgt zullen we pogen een afweging te maken tussen uniforme (UAC) en
niet-uniforme attenuatiecorrectie (NUAC) bij SPECT-perfusiebeeldvorming
van de hersenen met behulp van een opgemeten attenuatiebeeld. Indien
een lichaamsdeel, zoals de thorax en het abdomen, bestaat uit verschillende
weefseltypes en bijgevolg een zeer heterogeen attenuatiegedrag vertoont, is
het toepassen van niet-uniforme attenuatiecorrectie bij SPECT-beeldvorming
significant beter dan uniforme attenuatiecorrectie. Bij SPECT-beeldvorming
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van de hersenen zijn de literatuurgegevens echter niet eensluidend. Bovendien
dient rekening te worden gehouden met de kwantitatieve taak die zal uitge-
voerd worden op basis van de gereconstrueerde activiteitswaarden. In veel
routine-klinische toepassingen gebeurt er immers een semi-kwantificatie van
de data, waarbij een normalisatie gebeurt ten opzichte van een voorafgekozen
hersenregio of ten opzichte van het totaal aantal opgemeten tellen.

In een eerste luik wordt de optimale lineaire attenuatfaént bepaald
voor de sorensoncorrectie voor uniforme attenuatie. Zoals reeds eerder ver-
meld, corrigeert deze techniek de projectiedata voor uniforme attenuatie, waar-
bij wordt uitgegaan van een uniforme activiteitsverdeling. Dit onderzoek is
klinisch relevant daar deze correctietechniek in de praktijk nog veel gebruikt,
ondanks het feit dat deze correctie een benadering is. In een tweede luik wor-
den de resultaten beschreven van een uitgebreide klinische studie die uniforme
en niet-uniforme attenuatiecorrectie vergelijkt voor een groep89agezonde
vrijwilligers.

Bepaling van de optimale lineaire attenuatiecoéfficient voor de sorenson-
correctie.

Het is de bedoeling een idee te krijgen van de optimale lineaire at-
tenuatiecefficient voor de sorenson-attenuatiecorrectie bij SPECT-
perfusiebeeldvorming van de hersenen. Hiervoor werd aan de hand van
een gemiddeld opgemeten attenuatiebeeld een sinogyém gegenereerd

van een uniforme emissiedistributie waarbij niet-uniforme attenuatie in
rekening werd gebracht. Vervolgens werd voor het gebied met uniforme
emissie de constante lineaire attenuatificieént bepaald waarmee aan de
hand van de sorenson-attenuatiecorrectie een sinogydm wordt bekomen

dat op een evenredigheidsfactor na het attenuatievrije sinogréinzo goed
mogelijk benadert.

De uniforme emissiedistributie werd gegenereerd op basis van het
gemiddeld perfusiebeeld van de hogervermeldeepstii. Dit gemiddeld
perfusiebeeld werd bekomen door de emissiebeelden met elkaar te core-
gisteren, waarbij negen parameters (drie schalings-, drie translatie- en drie
rotatieparameters) werden bepaald door een kostfunctie op basis van absolute
intensititeitsverschillen met behulp van een simplex-downhillmethode te mi-
nimaliseren. Vervolgens werd van dit gemiddeld perfusiebeeld een sinogram
gegenereerd door het beeld om @lgraden te projecteren over een bereik
van 360 graden. Aan de hand van een drempelwaarde37aso [150] van
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Figuur 4.8: Doorsnede van het binair beeld op basis van een gemiddeld perfusiebeeld
dat een homogene activiteitsverdeling simuleert.

het maximum, werd voor elke snede uit dit sinogram een binair sinogram
gecreserd, dat vervolgens werd teruggeprojecteerd. Na het toepassen van een
drempelwaardd op deze terugprojectie werd een binair beeld bekomen dat
het oorspronkelijke emissiebeeld omvat. Dit binair beeld simuleerde een ho-
mogene activiteitsverdeling, waarvan een dwarsdoorsnede kan teruggevonden
worden in figuur 4.8.

Aan de hand van het gemiddeld attenuatiebeeld, opgemeten met een
¥mTelijnbron (zie hoger), werd van dit binair beeld zowel een attenuatie-
vrij sinogram als een sinogram gegenereerd waarbij de niet-uniforme attenua-
tie werd gemodelleerd. Hierbij werd ervan uitgegaan dat de activiteit van een
pixel zich in het centrum van de pixel bevond [124] en bijgevolg binnen de

pixel geattenueerd werd met een faatpe exp (—“dex> waarbij ;4; de line-

aire attenuatiecfficient is die uniform werd verondersteld over het pixelop-
pervliakdzdy. Deze attenuatiewaarden konden op voorhand worden berekend.
Veronderstel een rij pixels met een indexlie stijgt met een toenemende af-
stand tot de detector, dan kan de attenuatie(—L;) die speelt tussen pixél

en detector berekend worden door de volgende recursieve formule

exp (—L;) = a;a; 1exp (—L;_1). (4.9)

\olgens een projectierichtingt, ) wordt in het geval van niet-uniforme
attenuatie de projectie van een sned@&n een bron met homogene activiteits-
verdeling A gegeven door
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up(t,n)

Dy (t,2) = )\/ exp (—L (u,t,z,n)) du. (4.10)
Ug(t,ﬂ)

Hierbij stelt L (u,t,z,m7) de sommatie voor van lineaire attenua-
tiecasfficienten tussen een put, ¢, z,n) en projectiebin(t, z,n). In het ge-
val er echter geen sprake is van attenuatie, zou in diezelfde projectiebin de
volgende activiteit worden gemeten

py (t,2) = Al (t,2,n) . (4.12)

Hierbij is [ (¢, z,n) de afstand doorheen een snedean een homogene
activiteitsverdeling volgens een projectierichtifign).

Er zijn in principe twee mogelijkheden om op basis van de projectiedata
tie. Hierbij zullen we ervan uitgaan dat na reconstructie een semi-kwantificatie
van de data gebeurt, waarbij onderlinge verhoudingen tussen verschillende re-
gio’s in de hersenen zullen worden berekend. Bijgevolg moeten de gerecon-
strueerde activiteitswaarden enkel op een evenredigheidsfactor na de werke-
lijke activiteitsdistributie benaderen. Deze evenredigheidsfactor zal eveneens
dienen om te compenseren voor attenuatie-effecten door het omringende bot
van de schedel.

e Men kan uitgaan van de sorenson-attenuatiecorrectie in het geval van
een constante lineaire attenuatieffwiént ;. binnen een homogene ac-
tiviteitsverdeling \. Deze correctie, toegepast op 4.10, geeft volgend
gecorrigeerd sinogram

pl (t, z,m)
ep(cpl ) 2

dat op een factak, na, het attenuatievrije sinograsmzo goed mogelijk

dient te benaderen. Als kostfunctie wordt hier de som van het kwadraat
van de verschillen tussen beide sinogrammen gebruikt. Dit betekent dat
voor elke snede de volgende kostfunctie wordt geminimaliseerd, waar-
bij A = 1 wordt verondersteld

p;; (tv z) = ﬁn (tv z) (

M J / 2
K(z) = Y- Zj:l (pj,m,z - kupj,m,z>

~ ”lj,m,z 2

M J
= Zm:l Z]:l (pjzmrz (1—eXp(—Ml],m,z)) - kﬂl]amaz>
(4.13)



Correctie voor attenuatie en verstrooiing bij SPECT-beeldvorming
116 van de hersenen

Indien alle sneden in rekening worden gebracht, komt dit overeen met
de minimalisatie vah_”_, K(2).

e Anderzijds kan een sinogram worden bepaald waarbij enkel uniforme
attenuatie in rekening wordt gebracht. In dit geval kan de sorensoncor-
rectie immers exact corrigeren voor de uniforme attenuatie. Bijgevolg
moet dit sinogram eveneens op een constante factor na het sinogram
waarbij niet-uniforme attenuatie werd gemodelleerd, zo goed mogelijk
benaderen. Indien hiervoor als criterium ook de som van het kwadraat
van de verschillen wordt gebruikt, betekent dit dat voor elke snedke
volgende kostfunctie dient te worden geminimaliseerd, waarbij opnieuw
A = 1 wordt verondersteld

—exp(—pljm,z ~ 2
K(z) = Shi Sy (ke oeied) — 5 ) (419)

Uit vergelijking 4.14 blijkt duidelijk dat de evenredigheidsfactiy

dient om de attenuatie buiten het gebied met uniforme attenuatie te mo-
delleren. Indien alle sneden in rekening worden gebracht, komt dit over-
een met de minimalisatie vgn?”_| K ().

Zowel uitdrukking 4.13 als uitdrukking 4.14 werden geminimaliseerd
aan de hand van Powells niet-lineaire minimalisatietechniek waarbij geen
analytische afgeleiden van de kostfunctie vereist zijn [148]. De lineaire attenu-
atieccefficient x en de corresponderende evenredigheidsfagtovoor elke
snede berekend volgens 4.13 en 4.14, zijn terug te vinden in respectievelijk
figuur 4.9 en figuur 4.10. Uit deze gegevens blijkt dat de optimale uniforme
lineaire attenuatie@dficient sterk afhankelijk is van de hersensnede. De
resterende som van het kwadraat van de verschillen is uitgezet in figuur 4.11
als functie van het snedenummer. In figuur 4.12 kunnen ter illustratie voor de
gespecificeerde snede de verschillende projecties volgens de sagittale richting
teruggevonden worden.

Uitdrukking 4.13 en 4.14 verschillen van elkaar door de weging van het
kwadraat van de verschillen met een fac(tlg,pn,z)2 in het geval van uitdruk-
king 4.13. Door deze weging hebben projectiebins met een langere weglengte
doorheen de homogene activiteitsverdeling een grotere bijdrage tot het totaal
kwadratisch verschil. Nu geldt voor deze projectiebins dat de attenuatie
buiten de uniforme activiteitsverdeling minder is dan voor de projectiebins
met een kortere weglengte doorheen de homogene activiteitsverdeling. De
corresponderende weglengte doorheen het bot van de schedel is immers korter.
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Bijgevolg zal de optimale evenredigheidsfactor voor uitdrukking 4.13 groter
zijn dan diegene die bekomen wordt met 4.14 en zal ook de corresponderende
optimale, uniforme attenuatieefficient een hogere waarde hebben. Op deze
manier kan ook worden ingezien dat de optimale lineaire attenuaftfegeéit

en de corresponderende evenredigheidsfactor lager zijn voor de sneden die
zich dicht bij het schedeldak of de schedelbasis bevinden en waar de omrin-
gende botstructuur dikker is. Het feit dat een dikkere omringende botstructuur
leidt tot een lagere optimale lineaire attenuateftioient voor de modellering

van uniforme attenuatie, werd het eerst vastgesteld door Nicholson et al. [151]
en later experimenteel bevestigd [152].

Indien alle sneden in rekening werden gebracht, werd volgens uitdruk-
king 4.13 voory enk, een waarde van respectievelji0874 cm ' en0.47
bekomen terwijl voor uitdrukking 4.14 respectievelj)755 cm~' en0.44
werd verkregen. Deze waarden komen overeen met de vaststelling door
Stodilka et al. [153], dat de optimale lineaire attenuatifmént voor de
modellering van uniforme attenuatie, lager dah5 cm~' (de theoretische
lineaire attenuatieadficient voor zacht weefsel) dient gekozen te worden,
indien het sinogram wordt gecorrigeerd voor verstrooiing. Bovendien
worden deze waarden bevestigd door Monte-Carlosimulaties [144], waarbij
een optimale waarde van09 cm~' werd bekomen voor de sorensoncorrectie.

Teneinde de invloed van de evenredigheidsfactor na te gaan, werd voor
elke snede eveneens de volgende uitdrukking geminimaliseerd

M J ~ l‘,m,z 2
K(Z) = Zm:l Zj:l (pj,m,zm — lj,m,z) (415)

In vergelijking met 4.13 is de evenredigheidsfactgrweggelaten. De
optimale lineaire attenuatieefiicient voor de sorensoncorrectie volgens 4.15
kan teruggevonden worden in figuur 4.13. Uit deze gegevens blijkt deze
waarde merkelijk hoger te liggen dan de waarde bekomen aan de hand
van 4.13, hetgeen te wijten is aan het al dan niet modelleren van een even-
redigheidsfactor. Indien voor beide uitdrukkingen de resterende som van
het kwadraat van de verschillen tussen het attenuatievrije en voor attenuatie
gecorrigeerde sinogram wordt vergeleken (zie figuur 4.14), blijkt duidelijk
dat een evenredigheidsfactor die de attenuatie buiten het gebied met uniforme
attenuatie modelleert, een betere correctie toelaat.

Uit figuur 4.9 blijkt dat de optimale lineaire attenuatieffciént voor de
centrale sneden rond dell ¢m~' schommelt. Deze waarde werd bevestigd
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Figuur 4.9: De optimale constante lineaire attenuatefticient uitgezet als functie
van de snede, volgens uitdrukking 4.13+) en uitdrukking 4.14 (----).

door eerder onderzoek [4]. Hierbij werd een cilindrisch fantoom met een dia-
meter vanl86 mm en een wanddikte vamm plexiglas gevuld met homogene
oplossing var60 MBq *™Tc, opgelost in water. Op basis van het emissie-
beeld en een drempelwaarde 3% van de maximale activiteitswaarde werd

een contour bepaald voor het gebied met uniforme attenuatie. Aan dit ge-
bied werd een constante lineaire attenuagéocént toegekend, gaande van
0.06 tot 0.15 em~" om de0.01 e¢m~'. Uitgaande van een uniforme attenu-

atie werden de projectiedata voor elk waarde uit dit bereik gecorrigeerd met
de sorensoncorrectie voor uniforme attenuatie en vervolgens gereconstrueerd.
Vervolgens werd aan de hand van deze gereconstrueerde activiteitswaarden
doorheen het centrum van het fantoom en uitgemiddeld tvgixels zowel

een horizontaal als verticaal profiel opgesteld. Aan deze profielen werd ver-
volgens een symmetrische kwadratische functie van de yoemua? + b gefit

als functie van de afstand tot het centrum. Na kwadratische interpolatie bleek
dat bij een lineaire attenuatieefficient van0.105 cm~" een uniform profiel

(a = 0) het best werd benaderd.
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Figuur 4.10: De corresponderende evenredigheidsfactor uitgezet als functie van de
snede, volgens uitdrukking 4.13-) en uitdrukking 4.14 (----).
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Figuur 4.11: De resterende som van de kwadratische verschillen uitgezet als functie
van de snede, volgens uitdrukking 4.13+) en uitdrukking 4.14 (----).
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Figuur 4.12: De verschillende projecties in de sagittale richting voor de getoonde
uniforme activiteitsverdeling en het corresponderend attenuatiebeeld: attenuatievrije
projectie —), projectie met incorporatie van niet-uniforme attenuatie-), projec-

tie met sorensoncorrectie volgens waarden bekomen uit 433 €én projectie met
sorensoncorrectie volgens waarden bekomen uit 4:1.4) (
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Figuur 4.13: De optimale constante lineaire attenuatigfficient uitgezet als functie
van de snede, volgens uitdrukking 4.15.
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Figuur 4.14: De resterende som van de kwadratische verschillen uitgezet als functie
van de snede, volgens uitdrukking 4.15+) en uitdrukking 4.13 (----).
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Vergdijking van uniforme en niet-uniforme attenuatiecorrectie bij
SPECT-perfusiebeeldvorming van de hersenen

Er werd een klinische studie opgezet om uniforme attenuatiecorrectie (UAC)
te vergelijken met niet-uniforme attenuatiecorrectie (NUAC) bij SPECT-
beeldvorming van de perfusie van de hersenen bij gezonde vrijwilligers [5].
Hierbij werden 89 personen ingespoten 25 MBq *™Tc-ECD (Ethyl
Cysteinaat Dimeer). Aan de hand van deze speurstof werd de hersenperfusie
van elke vrijwilliger opgemeten. Vervolgens werden deze projectiedata
gereconstrueerd met zowel een UAC als NUAC.

Voor UAC werd de sorensoncorrectie gebruikt om de projectiedata te
corrigeren voor attenuatie. Als NUAC wetdteratie van de chang-methode,
aangepast voor niet-uniforme attenuatie, toegepast op de gereconstrueerde
activiteitswaarden. Deze methode is snel enliiteratie kan een goede
kwantitatieve nauwkeurigheid worden bekomen [98, 145].

De invloed van deze twee technieken werd nagegaan op de gemiddelde
activiteitswaarden, genomen over alle personen, die bekomen werden na
semi-kwantificatie en op de verschillen van de activiteitswaarden van elke per-
soon afzonderlijk met deze gemiddelde waarden. Voor een klinische evaluatie
van een patit, die gebaseerd is op een vergelijking met normale activiteits-
waarden, bepaalt de variantie op deze normaalwaarden immers de sensitiviteit
voor de detectie van een pathologie. Gelet op de vorige bevindingen kunnen
hier vooral significante verschillen tussen de twee methodaogieiwacht
worden voor de infratentaglé regio’s (kleine hersenen en hersenstam) in de
hersenen die omringd worden door een complexe schedelbasis en met lucht
gevulde caviteiten zoals de sinussen.

Een overzicht van de acquisitie en verwerking van deze gegevens kan te-
ruggevonden worden in [5]. Ter illustratie worden in figuur 4.15 twee beelden
getoond waarbigén beeld gereconstrueerd werd met UAC, terwijl bij recon-
structie van het andere beeld NUAC werd toegepast. Na reconstructie werd
elke beelddataset automatisch gecoregistreerd met een anatomisch gestandaar-
diseerde, stereotactische basisdataset (zie hoofdstuk 2). Dit gebeurde aan de
hand van ee-parameter-transformatie3 franslatieparameters, rotatiepa-
rameters er3 schalingsparameters), die bekomen werd door een kostfunctie
(som van absolute intensiteitsverschillen) te minimaliseren door middel van
de simplex-downhillmethode. Vervolgens werd het effect van uniforme ver-
sus niet-uniforme attenuatiecorrectie nagegaan door een automatische semi-
kwantificatie van de gecoregistreerde datasets op bas¥Svaroraf gedefini-
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Figuur 4.15: Voorbeeld van een perfusiestudie van een normale, gezonde vrijwilliger,
gereconstrueerd met UAC (A) en NUAC (B). De corresponderende uniforme en niet-
uniforme attenuatiemap worden ook getoond.

eerde regio’s. Deze regio’s omvatten de grijze stof volledig en kunnen onder-
verdeeld worden in een neocorticaal (zie figuur 4.16), centraal (zie figuur 4.17),
subcorticaal (zie figuur 4.18) en infratentorieel deel (zie figuur 4.19). Deze
wijze van groepering geeft vier functioneel verschillende clusters die gradueel
van de rand naar het centrum van de hersenen toe de volledige grijze stof om-
vatten. Hierbij worden ook de infratentelé& regio’s apart gegroepeerd omdat

zij worden omgeven door een complexe structuur zijnde de schedelbasis en er
bijgevolg voor deze regio’s verschillen tussen UAC en NUAC kunnen worden
verwacht. Bij de semi-kwantificatie werd genormaliseerd op het totale aantal
tellen over de regio’s samen (over de volledige grijze stof). Hierbij werd het
aantal tellen in een regioy,;,) gedeeld door het aantal voxels in die regio
(vregio) €N vermenigvuldigd met de verhouding van het totaal aantal voxels van
alle regio’s (1o1aq1) tot het totaal aantal tellen in alle regio’s samep(..;):

norm _
Nyegio — nregio/vregio X vtotaal/ntotaal-
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Transversaal

Coronaal Sagittaal

Figuur 4.16: Transversale, coronale en sagittale doorsnede van de neocorticale re-
gio’s. (linkse en rechtse orbitofrontale cortex, linkse en rechtse prefrontale cor-
tex, linkse en rechtse lateraal frontale cortex, linkse en rechtse frontaal superieure
cortex, linkse en rechtse temporaal anterieure cortex, linkse en rechtse temporaal
mediale/inferieure cortex, linkse en rechtse temporaal superieure cortex, linkse en
rechtse sensorimotorische cortex, linkse en rechtse parietaal inferieure cortex, linkse
en rechtse parietaal superieure cortex, linkse en rechtse occipitale cortex)

Transversaal

Coronaal Sagittaal
— .- — . —

Figuur 4.17: Transversale, coronale en sagittale doorsnede van de centrale regio’s.
(linker- en rechterthalamus)
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Figuur 4.18: Transversale, coronale en sagittale doorsnede van de subcorticale re-
gio’s. (linker- en rechterstriatum, linkse en rechtse nucleus caudatus, anterieure gyrus
cingulatus, posterieure gyrus cingulatus, linkse en rechtse mediaal temporale cortex)

Transversaal

Coronaal Sagittaal

S om v

Figuur 4.19: Transversale, coronale en sagittale doorsnede van de infratateri
gio’s. (linker- en rechtercerebellum, pons)
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Figuur 4.20: Regionale verschillen in gemiddelde activiteitswaarden tussen UAC en
NUAC procentueel uitgedrukt en relatief ten opzichte van de gemiddelde waarde tus-
sen UAC en NUAC [5].

Uit de statistische analyse van de resultaten bleken significante verschillen
(»p < 0.001) op te treden tussen de relatieve opnamewaarden in centrale,
subcorticale en neocorticale regio’s. In figuur 4.20 kunnen gegroepeerde
doosgrafieken teruggevonden worden van de verschillen in gemiddelde acti-
viteitswaarden voor de centrale, subcorticale, neocorticale en infratentoriale
regio’s. Hierbij werden de verschillen procentueel uitgedrukt relatief ten
opzichte van de gemiddelde waard&NUAC-UAC)/(NUAC+UAC)) x 200).
Deze verschillen schommelden voor alle regio’s tuss8r6% en-+4.7%. Uit
deze verschillen bleek wel dat bij NUAC de gemiddelde activiteitswaarden
hoger liggen dan in het geval van UAC. Post-hoc t-tests< 0.05) tonen
echter aan dat enkel verschillen tussen gemiddelde activiteitswaarden in de
infratentoriale regio’s significant verschillend zijn varfp = 0.02).

Wat betreft de standaarddeviatie van de individuele regio’s, was het bereik
voor UAC tussen2.6% en 7.5% met een gemiddelde vaf5% hetgeen
significant minder isg < 0.01) dan in het geval van NUAC waarbij de
standaarddeviatie zich situeerde tusse.d&o en9.0% met een gemiddelde
waarde vars%.

Uit studies bleek dat, in het geval van perfusie-SPECT van de hersenen, de
intersubject variabiliteiB — 9% bedraagt voor automatische regio-gebaseerde
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semi-kwantificatie. Uit deze studie blijkt dat het verschil tussen uniforme en
niet-uniforme attenuatiecorrectie klein is in vergelijking met deze intersubject
variabiliteit. Deze studie beperkte zich echter tot gezonde vrijwilligers. Aan-
gezien het hierbij telkens gaat om een normaal perfusiepatroon is de bepaling
van een contour die noodzakelijk is voor UAC, op basis van het emissiepa-
troon reproduceerbaar. Uit patitenstudies zal moeten blijken of dit bij pa-
thologiegn die gepaard gaan met duidelijke perfusiedefecten kan gehandhaafd
blijven.

4.4 Beduit en originele bijdragen

In dit hoofdstuk werd dieper ingegaan op de mogelijke correcties voor ver-
strooiing en attenuatie bij SPECT-beeldvorming van de perfusie van de her-
senen. Uit onderzoek naar de correctie voor neerwaartse verstrooiing bij si-
multane ECT-TCT-beeldvorming met twee radionucliden, bleek dat corrige-
ren voor neerwaartse verstrooiing en het filteren van de schatting voor de
neerwaartse verstrooiing een belangrijke invlioed heeft op de gereconstrueerde
attenuatiewaarden [4, 18]. Vervolgens werd aan de hand van een gemeten,
gemiddelde attenuatiemap een optimale lineaire attenuaffegeit bepaald

voor de sorensoncorrectie die corrigeert voor uniforme attenuatie bij een ho-
mogene activiteitsverdeling. Hierbij is de bekomen optimale waardé ¥én

cm~! in overeenstemming met eerder voorgestelde waarden aan de hand van
simulaties. Een klinische studie op basis van gezonde vrijwilligers toont aan
dat er geen significant verschil is tussen uniforme en niet-uniforme attenuatie-
correctie bij perfusie-SPECT van de hersenen, behalve voor de infragdatori”
regio’s (hersenregio’s ter hoogte van de schedelbasis) [5].
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Hoofdstuk 5

Kwantificatie met correctie
voor
partieel-volume-effecten

5.1 Inleiding

In het vorige hoofdstuk werden noodzakelijke correctietechnieken besproken
om nauwkeurige activiteitswaarden te kunnen reconstrueren. Uit hoofdstuk
3 bleek echter dat de resolutie van een tomografisch beeldvormingssysteem
niet perfect is en dat er een uitsmering gebeurt die onafhankelijk is van het in
beeld gebrachte object. Men kan stellen dat een gammacamera beschikt over
een karakteristiek resolutievolume dat bepaald wordt door een combinatie van
de transaxiale en axiale resolutie. Benaderend kan dit volume beschreven
worden door een cilindrische vorm met als hoogte tweemaal de FWHM in
de axiale richting en met als diameter tweemaal de FWHM in de transaxiale
richting. De beelden verkregen met een SPECT-systeem weerspiegelen de
activiteitsconcentratie binnenin deze individuele volume-elementen. Voor een
object van deze grootte of met grotere afmetingen zal de opgemeten activiteit
overeenkomen met de activiteitsconcentratie in het object. Gaat het om een
kleinere bron, dan wordt dit volume slechts deels ingenomen. In dit geval zal
door uitsmering de werkelijke activiteitsconcentratie in het object niet kunnen
gemeten worden. Voor kleinere objecten wordt immers het totale aantal tellen
wel bewaard, maar ze worden verdeeld over het resolutievolume dat groter
is dan de fysische afmetingen van het object. Hierdoor is de opgemeten
activiteit in het resolutievolume een superpositie van de activiteitsconcentratie
aanwezig in het object zelf en de activiteitsconcentratie in het resolutievolume
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dat afkomstig is uit de directe omgeving van het object. Dit wordt het
partieel-volume-effect [154] genoemd. Dit effect wordt belangrijker naarmate
de afmeting van een object verder daalt ten opzichte van de systeemresolutie
en superpositie-effecten meer uitgesproken worden.

Bijgevolg worden door het partieel-volume-effect overgangen tussen
gebieden met verschillende teldensiteiten uitgesmeerd waardoor het contrast
in het beeld daalt. Zodoende wordt de pathofysiologische informatie die
het beeld bevat minder duidelijk. Daarnaast wordt een nauwkeurige lokale
kwantificatie van de activiteit eveneens onmogelijk. De teldensiteit van een
voxel wordt immers niet enkel bepaald door radioactiviteit in de onderliggende
weefselvoxel maar ook door de radioactiviteit van de naburige weefselvoxels.

Voor overgangen tussen gebieden met verschillende teldensiteiten kan
volgend onderscheid worden gemaakt. Enerzijds zijn er de verschillen in
teldensiteiten die te wijten zijn aan weefselovergangen tussen weefseltypes
met een verschillend captatiegedrag. Anderzijds kunnen zich binnen eenzelfde
weefseltype perfusiedalingen of activaties voordoen die kleiner zijn dan de
resolutielimiet van het beeldvormingssysteem. In dit hoofdstuk bestuderen
we partieel-volume-effecten bij weefselovergangen tussen weefsels met een
verschillende affiniteit voor de ingespoten speurstof. Hierbij zal een beroep
worden gedaan op hoge-resolutie anatomische beeldvorming om te corrigeren
voor deze partieel-volume-effecten.

In het geval van SPECT- en PET-beeldvorming van de hersenen gaat het
hierbij voornamelijk om overgangen tussen witte en grijze stof, twee weefsel-
types die een verschillend captatiegedrag vertonen voor de meeste speurstof-
fen. Hiernaast speelt het cerebrospinaal vocht eveneens een rol, als 'koude’
zone zonder speurstofcaptatie. Kwantitatieve metingen van de cerebrale door-
bloeding, glucosemetabolisme en binding van neuroreceptoren worden echter
beinvioed door de partieel-volume-uitmiddeling tussen naburige weefsels met
verschillende speurstofconcentratie. Dit effect wordt bovendien versterkt in
het geval van weefselatrofie, hetgeen prominent aanwezig is bij veroudering
en degeneratieve hersenaandoeningen zoals Alzheimer. Hierdoor is het moei-
lijk een functionele afname aan speurstofconcentratie per eenheid weefselvo-
lume te onderscheiden van een structureel gebaseerd signaalverlies. De regu-
larisatietechnieken op basis van hoge-resolutie anatomische informatie kun-
nen deels compenseren voor partieel-volume-effecten en atrofie. Dit heeft een
belangrijke invioed op de interpretatie van functionele hersenbeeldvorming.
Zo zou bij een correctie voor atrofie en partieel-volume-effecten de doorbloe-
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ding van de hersenen bij gezonde vrijwilligers niet verminderen bij het ouder
worden [155] terwijl daarentegen bij patiten met Alzheimer een verminderd
metabolisme niet enkel te wijten is aan een toename van het volume cerebros-
pinaal vocht ten gevolge van atrofie maar ook aan reductie van het metabolisme
per gram hersenweefsel [156—-158].

5.2 Partiedl-volumecorrectie bij PET-beeldvorming
van de hersenen

Magnetische-resonantie- of MR-beeldvorming is in staat hoge-resolutie-
beelden te genereren van de menselike anatomie, terwijl SPECT-
beeldvorming beelden met een lagere resolutie produceert van metabolische
activiteit door middel van radiofarmaceutica. Ondanks het feit dat MR
enerzijds en SPECT en PET anderzijds verschillende parameters in beeld
brengen, zijn de onderliggende anatomische structuren gemeenschappelijk
voor beide beeldvormingsmodaliteiten. M.a.w., de ruimtelijke distributie
van functionele activiteit is afhankelijk van de onderliggende anatomische
structuur waarin die activiteit voorkomt. Indien structurele informatie met
hoge resolutie aan het MR-beeld kan worden onttrokken, kan dit bijgevolg als
informatie over mogelijke structuurovergangen in het SPECT- of PET-beeld
worden gebruikt en gactorporeerd.

In PET is het belang van het ontwikkelen van correctie-algoritmen die
compenseren voor partieel-volume-effect reeds lang erkend [159, 160]. Eer-
dere pogingen om PET-beelden te corrigeren voor partieel-volume-effecten
gebruikten CT-data ('X-ray Computed Tomography’) [161, 162] en richtten
zich voornamelijk op de partieel-volume-effecten te wijten aan het cerebro-
spinaal vocht. Deze methoden kwamen erop neer dat de totale activiteit,
opgemeten met PET, over verschillende hersensneden werd gesommeerd en
gedeeld door het totale hersenvolume dat opgemeten werd aan de hand van
CT. Zo werd een activiteit per eenheid weefselvolume verkregen in plaats
van per ruimte-eenheid. De beperkingen van deze methoden werden reeds
aangehaald door Koeppe et al. [163]. Zo gaat het hier om een globale waarde
voor de activiteit per eenheid hersenweefselvolume en kan deze methode
niet gebruikt worden voor het bepalen van regionale waarden. Bovendien
werd de fout op de bepaling van het ventriculair volume aan de hand van CT
geschat opl6% [164] op basis van fantoomstudies, en2ip— 30% [165],
steunend op paiitgegevens. Nog grotere fouten worden toegeschreven
aan de bepaling van het sulcusvolume door middel van 8-12 mm dikke
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CT-sneden. Deze fouten zijn te wijten aan het mindere weefselcontrast
bij CT-beeldvorming voor morfometrische metingen en het gebrek aan
een correctie voor axiale resolutie-effecten. MR-beelden geven een beter
zacht-weefselcontrast dan CT. Het was bijgevolg Alavi et al. [166] die deze
beeldvormingstechniek aanwendde om de volumes van het hersenweefsel en
cerebrospinaal vocht te bepalen en op de zoals hiervoor beschreven wijze te
corrigeren voor partieel-volume-effecten. Een andere manier van corrigeren
voor partieel-volume-effecten als gevolg van cerebrospinaal vocht bij PET-
beeldvorming gebeurt op pixelniveau en aan de hand van hoge resolutie CT-
en MR-beelden [167]. In deze benadering werden de anatomische beelden
gebruikt om een weefselmap van de hersenen terenedoor pixels die
corresponderen met hersenweefsel de waarde 1 en pixels die het cerebro-
spinaal vocht vertegenwoordigen de waarde O toe te kennen. \ervolgens
werd deze weefselmap geconvolueerd met een tweedimensionale gaussiaanse
puntspreidingsfunctie die de resolutie van de PET-scanner karakteriseert,
om zodoende een weefselbeeld te verkrijgen dat gecorrigeerd is voor het
resolutieverschil. Vervolgens werd het PET-beeld op pixelniveau gedeeld
door het gecorrigeerde weefselbeeld zodat een gecorrigeerd PET-beeld werd
bekomen, waarin de pixels de activiteit per eenheidsvolume van eigenlijk
hersenweefsel (witte en grijze materie) voorstelden in plaats van per ruimtelijk
eenheidsvolume. Alvorens het PET-beeld werd gedeeld door het weefselbeeld
werd aan pixels die niet overeenkwamen met hersenweefsel, de weimrele
gekend, daar er geen onderliggend weefsel aanwezig is. Zo werd delen door
een nulwaarde vermeden. Deze methode beperkte zich tot een correctie voor
partieel-volume-effecten tussen cerebrospinaal vocht enerzijds en grijze en
witte materie anderzijds en werd vervolgens uitgebreid tot 3 dimensies [168].

Muller-Gartner et al. [169] beperkte zich niet tot een tweecompartimenten-
model, maar maakte een onderscheid tussen cerebrospinaal vocht, grijze ma-
terie en witte materie om specifiek te kunnen corrigeren voor partieel-volume-
effecten tussen grijze en witte materie. De redenering wordt hieronder ge-
schetst. De gemeten en gereconstrueerde activiteitswaarggeis een con-
volutie van de werkelijke radioactieve distributiemet een driedimensionale
puntspreidingsfunctié die de resolutie van het systeem karakteriseert

Arecon = A ® h. (5.1)

Hierbij is A\ de som van de activiteit aanwezig in de grijze mateyjg, de
witte materie)\,,, en het cerebrospinaal vochf,,. Bijgevolg kan uitdruk-
king 5.1 geschreven worden als
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Arecon = (Agm @ h) + (Awm @ h) + (Aeso @ h). (5.2)

In het algemeen wordt vervolgens verondersteld dat de activiteitsconcen-
tratie in de witte materie\,,,, en het cerebrospinaal vocht,, constant is en
gekend. De ruimtelijke lokalisatie van grijze matefig,,, witte materieCl,,
en het cerebrospinaal voctt,, zijn gekend aan de hand van het MR-beeld
(Cweefsel = 1 voor pixels die deel uitmaken van het desbetreffende weefsel-
type, Cweefsel= 0 vOOr de andere pixels)\,,, is niet gekend en wordt gegeven
door

>\gm = Anggma (53)

waarbij de activiteitsconcentratie in de grijze matévrg;gb niet uniform
wordt verondersteld maar fluctuerend rond een gemiddelde wagrdeBij-
gevolg kan uitdrukking 5.1 herschreven worden als

(}V\nggm> ® h = Arecon — me (Cwm ® h) - Xcsv (Ccsv 02y h) . (5.4)

Waar in het gezichtsveld grijze stof aanwezig is en bijgevolg, ® h) #
0 kan uitdrukking 5.4 herleid worden tot

3\/ — Arecon - >\wm (Cwm ® h) - >\CS’U (CCSU ® h)
am (Cgm ® h) )

indien geldt dat

(5.5)

(RgmCym) @ h 2= Xgm (Com @ 1), (5.6)

Uitdrukking 5.6 is in principe enkel geldig indiév@m min of meer con-
stant is, hetgeen over het algemeen niet het geval is. Uiteindelijk breidde Melt-
zer et al. [170] dit driecompartimentenmodel uit met een vierde compartiment
om een heterogene activiteitsverdeling binnen de grijze materie in rekening te
kunnen brengen. Stel dat het vierde compartiment een volume grijzéég,/tof
is waarvoor geldt dak;m # Agm, dan geldt volgende uitdrukking voor de
activiteit binnen de grijze materie

Agm = (AgmCom) + (A,\gmo_;m) ) (5.7)

Voor het volume grijze stof’;,,, kan A),,;, bijgevolg als volgt bepaald
worden
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— Xgm (Cgm @ h) = Ay, (Com ® h) — Aesy (Cesy @ h)
(Co @) |
(5.8)
waarbij Xgm bepaald wordt aan de hand van het driecompartimenten-
model. Merken we op dat bij deze benadering over het algemeen wordt
verondersteld dat het cerebrospinaal vocht geen speurstof opneemt.

A1"60071
Adgm =

Rousset et al. [171, 172] stelden een correctie voor op basis van regionale
schattingen van de bijdrage van elk functioneel verschillend weefselcom-
partiment. In plaats van het gehele gemeten beeld in rekening te brengen,
beperkten zij de berekening van de convolutie van de puntspreidingsfunctie
met de spatiale distributie van de verschillende weefselcompartimenten tot
een beperkt gebied aangeduid als 'region of interest’ (ROI). Uiteindelijk
stelden Labb’et al. [173] een correctietechniek voor die een limietgeval is
van de methodologie beschreven door Rousset et al. In hun benadering werd
elke voxel in het gereconstrueerde beeld beschouwd als een ROI. Men bekomt
een stelsel vergelijkingen waarbij het aantal vergelijkingen overeenkomt
met het aantal activiteitsvoxels in het beeld en het aantal onbekenden met
het aantal compartimenten waarvan de gemiddelde activiteit niet gekend
is. Het probleem is overgedetermineerd daar het aantal compartimenten
enkele grootte-orden kleiner is dan het aantal activiteitsvoxels in het beeld.
De kleinste-kwadratenoplossing van deze set lineaire vergelijkingen werd
vervolgens berekend aan de hand van een singuliere-waardenontbinding. Het
berekenen van de pseudo-inverse gebeurde hierbij snede per snede waarna een
gewogen gemiddelde werd genomen van de op die manier geschatte parame-
ters. Voordeel van deze benadering is dat geen ROI's meer moeten worden
gespecificeerd. De keuze van de ROI's kan immers een invioed hebben op
de uiteindelijke oplossing in het geval van inhomogene activiteitsdistributies
binnen bepaalde weefselcompartimenten.

De hierboven beschreven methodolagiedie corrigeren voor partieel-
volume-effecten tussen verschillende weefseltypes vereisen in principe drie
beeldoperaties. Ten eerste is er de ruimtelijke alignering van het MR-beeld met
het SPECT- of PET-beeld; vervolgens dient een segmentatie van het MR-beeld
te gebeuren teneinde de ruimtelijke distributie van de verschillende weefsel-
compartimenten te bekomen; en tenslotte kan op basis van de gekende ruimte-
lijke distributies gecorrigeerd worden voor partieel-volume-effecten tussen de
verschillende weefseltypes. In wat volgt zullen deze drie stappen kort worden
overlopen.
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5.2.1 Ruimtelijke alignering van SPECT- of PET-beelden met
MR-beelden

Er bestaan verschillende technieken om te komen tot een coregistratie van
een SPECT-beeld met een MR-beeld [174]. De meest voor de hand liggende
manier baseert zich op het gebruik van corresponderende interne of externe
merkpunten die manueel in beide beelden worden aangeduid. Vervolgens
worden de afstanden tussen deze punten geminimaliseerd. Nadeel bij ge-
bruik van externe merkpunten is enerzijds het feit dat ze moeten worden
aangebracht, hetgeen tijdrovend en operatorafhankelijk is, en bijgevolg een
beperkte reproduceerbaarheid van de positie van deze merkpunten tot gevolg
heeft. Anderzijds is het niet evident merkpunten te vinden die gemakkelijk
handelbaar zijn voor beide beeldvormingsmodaliteiten. Anatomische of
interne merkpunten daarentegen zijn reeds in het beeld aanwezig maar deze
werkwijze heeft op zijn beurt enkele nadelen. Beelden afkomstig van verschil-
lende beeldvormingsmodaliteiten bevatten immers verschillende informatie
zodat het soms niet evident is corresponderende anatomische merkpunten
aan te duiden. In het geval van SPECT- of PET-beeldvorming enerzijds en
MR-beeldvorming anderzijds speelt hierbij eveneens het resolutieverschil
tussen beide beeldvormingsmodaliteiten een rol. Bovendien is ook deze
werkwijze interactief zodat de nauwkeurigheid operatorafhankelijk is.

Een andere groep van technieken voor beeldcoregistratie maakt gebruik
van oppervlakken die in het beeld aanwezig zijn. Voor de coregistratie
dient hiervoor een corresponderend opperviak uit beide beelden te worden
gesegmenteerd. Vervolgens worden de twee overeenkomstige oppervlakken
met elkaar gecoregistreerd en worden de zo bekomen parameters gebruikt
om de twee onderliggende beelden met elkaar te aligneren. Op deze manier
wordt echter enkel een deel van de informatie die beide beelden bevatten
gebruikt voor de coregistratie en wordt het complex probleem van een
nauwkeurige segmentatie aan het coregistratieproces toegevoegd. Bovendien
is het vaak moeilijk om uit beide beelden een duidelijk corresponderend
oppervlak te extraheren. In het geval van hersenbeeldvorming kan de schedel
teruggevonden worden bij anatomische beeldvormingsmodaliteiten zoals bij
CT-beeldvorming, terwijl bij SPECT- of PET-beeldvorming van de hersenen
de schedel in principe niet zichtbaar is.

Een derde klasse van coregistratietechnieken baseert zich op de voxelwaar-
den in de twee beelden. Aan de hand van deze voxelwaarden wordt een
kostfunctie opgesteld als functie van de coregistratieparameters die de graad
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van overeenkomst of van discrepantie tussen de twee beelden uitdrukt. De
coregistratieparameters worden bekomen door deze (dis)similariteitsmaat
te (min)maximaliseren. De voordelen van deze aanpak zijn enerzijds dat
manuele tussenkomst niet vereist is en anderzijds dat er geen segmentatiestap
aan te pas komt.

Coregistratie-algoritmen die onder de laatste noemer vallen, werden reeds
getest door middel van fantoomstudies [1]. Hierbij werd het driedimensio-
naal hoffmanfantoom [149] gebruikt dat hardware-matig zowel de doorbloe-
ding van het hersenweefsel in het geval van SPECT-beeldvorming als de ana-
tomische structuur in het geval van MR-beeldvorming kan simuleren. Deze
resultaten toonden aan dat een nauwkeurigheidbvam haalbaar is bij core-
gistratie van een MR- met een SPECT-beeld.

5.2.2 Segmentatie van M R-beelden

B &

grijze stof witte stof cerebrospinaal vocht

Figuur 5.1: De a priori-waarschijnlijkheidsbeelden voor respectievelijk de grijze stof,
witte stof en cerebrospinaal vocht, gebruikt bij segmentatie van een MR-beeld met
het SPM-softwarepakket. Deze distributies zullen ook gebruikt worden bij software-
simulaties.

Een volgende noodzakelijke stap bestaat uit de segmentatie van het MR-
beeld in de vereiste weefselcompartimenten. In het geval van SPECT- of PET-
beeldvorming van de perfusie van de hersenen dient het MR-beeld te worden
gesegmenteerd in grijze en witte materie. Dit zijn immers de twee weefsel-
types die speurstof opnemen. Een software-pakket dat hiervoor kan gebruikt
worden is SPM (Statistical Parametric Mapping) [175]. Deze software be-
vat een module waarmee de intensiteitswaarden in het MR-beeld kunnen ge-
classificeerd worden in witte materie, grijze materie en cerebrospinaal vocht.
Hiervoor wordt het MR-beeld eerst anatomisch gestandaardiseerd door core-
gistratie met een gemiddeld MR-beeld die deze standaardruimte bevat. Hier-
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bij wordt een affiene transformatie mgtparameters gebruiki3 (rotatie-, 3
translatie- er3 schalingsparameters). De classificatie zelf gebeurt op basis
van een clusteringsalgoritme waarbij wordt uitgegaan van een multivariate
normale verdeling van de intensiteitswaarden over de verschillende clusters.
Het herberekenen, tijdens elke iteratiestap, van de probabiliteit dat een voxel,
met een bepaalde intensiteit, tot een cluster behoort, is niet alleen gebaseerd
op de waarschijnlijkheidsdistributie van de desbetreffende cluster. Er wordt
eveneens een a priori-waarschijnlijkheid dat een voxel die zich op die plaats
in de standaardruimte bevindt tot de desbetreffende cluster behoort, in reke-
ning gebracht. Dit gebeurt aan de hand van het formalisme van Bayes. De a
priori-waarschijnlijkheidsdistributie wordt gegeven door een gemiddeld beeld
van de ruimtelijke verdeling van de witte stof, grijze stof en het cerebrospinaal
vocht in de standaardruimte (zie figuur 5.1). Voor elk van de drie weefselty-
pes werd dit gemiddeld beeld bekomen door een groot aantal MR-beelden te
segmenteren in een binair beeld en dit vervolgens anatomisch te standaardise-
ren. Voor het beeld dat de a priori-waarschijnlijkheid voor elk compartiment
weergeeft, werd dan het gemiddelde van deze binaire beelden van het desbe-
treffende compartiment genomen, zodat het a priori-waarschijnlijkheidsbeeld
waarden tussetien1 aanneemt. Zodoende zal segmentatie van een MR-beeld
drie beelden opleveren voor de drie compartimenten witte stof, grijze stof en
cerebrospinaal vocht, die elk waarden tussefi da1 kunnen aannemen. Ter
illustratie toont figuur 5.1 de a priori-waarschijnlijkheidsbeelden voor de witte
materie, grijze materie en het cerebrospinaal vocht voor een hersensnede. De a
priori-waarschijnlijkheidsbeelden voor witte en grijze stof zullen gebruikt wor-
den in computersimulaties teneinde een realistische activiteitsverdeling voor
deze twee weefselcompartimenten te kunnen datni.’

5.2.3 Correctie-algoritme voor partieel-volume-effecten

We komen hier terug op de eerder beschreven methodelogisi te corrige-
ren voor partieel-volume-effecten bij SPECT-beeldvorming van de hersenen.

De lineaire karakteristieken van het beeldvormingssysteem en het recon-
structieproces in acht genomen, kan het gemeten bgglg, (r) uitgedrukt
worden als een gewogen integratie van de activiteitsdistributi¢, aanwezig
in het gezichtsveld, met de responsfunctie van het detectiesysteem, in de vorm
van de bijbehorende puntspreidingsfundtie, r')

Meean(®) = [ RGO (5.9)

metr enr’ respectievelijk vectoren in de beeld- en objectruimte.
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Indien men ervan uitgaat dat de activit®itr) verdeeld is ovetV functioneel
verschillende weefselcomponenten met een bijbehorerele agtiviteitscon-
centratieA;(r), elk gedefinieerd over een ruimtelijk gebiéy, dan kan ver-
gelijking 5.9 geschreven worden als

N
Arocon () = A;(¢)h(r,r')dr'. 5.10
(x) Z/D (') (e, ') dr (5.10)

In het geval de activiteitl; constant wordt verondersteld over elkg d.i.
een homogene activiteitsdistributie voor elke weefselcomponent, dan wordt
vergelijking 5.10

N
Arecon () = ZAi / h(r,r')dr’. (5.11)
i=1 D;

De integratie van de puntspreidingsfunctie van het detectiesysgtaen)
over het ruimtelijk gebiedD;, kan gezien worden als de spreidingsfunctie
van het weefselgebied; met een activiteit vareén eenheid. In de vorige
benadering werd elke voxel als een afzonderlijk ruimtelijk gebied aanzien.
Om de rele activiteitsconcentratie voor elke weefselcomponent te gaan
bepalen, volstaat het vergelijking 5.11 op te lossen.

In de benadering van Rousset et al. [171,172] werd in vergelijking 5.11 de
berekening van de convolutie van de puntspreidingsfunctie met de spatiale dis-
tributie van de verschillende weefseltypes beperkt tot vooraf bepaalde ROI’s.
De gemiddelde activiteit binnen een bepaakiel; wordt dan gegeven door

N
1
AROT — — A~/ </ h(r,r')dr'> dr, (5.12)
’ Yj ; Z ROI; \JD;
metv; het aantal voxels in deze regio. Indien/drregio’s worden afge-
lijnd kan vergelijking 5.12 eveneens in matrixvorm worden geschreven

AROT IIi; -+ ILn Ay
: = : ) : X , (5.13)
AROT Oy - Hunw An
met .
II;; = — </ h(r,r')dr') dr. (5.14)
Vj JrOI; \JD;

De factorenIl; ; vertegenwoordigen de bijdrage van de ruimtelijke
distributie D; van een bepaald weefseltype tot het beperkt gebied omvat in



5.2. Partieel-volumecorrectie bij PET-beeldvorming van de
hersenen 139

een ROI; en kunnen berekend worden voor elk weefseltype dat activiteit
capteert. Ze drukken de fractie werkelijke activiteit uit die van een ruimtelijke
distributie D; in een ROI; terechtkomt. Hierbij moef/ > N, opdat het
stelsel lineaire vergelijkingen 5.13 een unieke oplossing zou opleveren. Indien
er sprake is van een homogene activiteitsverdeling in elk weefselcompar-
timent, zal het aantal ROI's en hun plaatsing weinig invioed hebben op de
resulterende activiteitswaarde voor elk weefselcompartiment. De keuze van
het aantal ROI's en hun plaatsing zal echter wel een invioed hebben op de
uiteindelijke oplossing in geval van inhomogene activiteitsdistributies binnen
bepaalde weefselcompartimenten.

In wat volgt zullen we aantonen dat bij een welbepaalde keuze van de
ROI's in de benadering van Rousset et al. men een oplossing bekomt die iden-
tiek is aan de kleinste-kwadratenbenadering van kadttdl. waarbij het hele
beeld in rekening wordt gebracht [3]. Vergelijking 5.13 kan geschreven wor-
den als volgende matrixvergelijking

AROL = T v AN (5.15)

Stel dat het gereconstrueerde beeld.,, gedicretiseerd wordt irl/
voxels, voorgesteld door dé x 1-matrix B. Verder wordtP??! gedefinieerd
als eenM x V-projectiematrix die bepaalt of een voxeinet activiteitswaarde
Bj behoort totROI;. Hierbij wordt het matrixelemenk; ; gelijkgesteld aan
0 of 1, indien de corresponderende voxehetzij wel hetzij niet totRO
behoort. Daarnaast wordt e@d x M-diagonaalmatrixty gedefinieerd met
diagonaalelementeh;; = vi en een/ x N-matrix H. De elementert; ; van
deze matrix geven de fractie werkelijke activiteit weer die van een ruimtelijke
distributie D;, corresponderend met het weefselcompartinieterechtkomt
in een voxelj. Op basis van deze definities kan vergelijking 5.15 op zijn beurt
herschreven worden als

By PEQY Byt = Enrsnr PESS Hy o n Ansca - (5.16)

Indien alle diagonaalelementen niet nul zijn, hetgeen het geval iskpor
bestaat de inverse van een diagonaalmatrix. Door beide leden te vermenigvul-
digen metE~! kan vergelijking 5.16 herleid worden tot

P]\}/{IQQ/BVXI = P]{}?(%/'HVXNANXI- (5.17)

Voor PROT kan de getransponeerde vEnworden gekozen. Hierbij neemt
het matrixelement’, ; een waarde aan tusséren1. Deze waarde geeft de
relatieve bijdrage aan van de corresponderende vokal het compartiment
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ROI;. Dit houdt in dat de gereconstrueerde activiteitswaarBemorden ge-
projecteerd op de onderliggende ruimtelijke distribuflevan elk weefsel-
compartiment. In dit geval wordt vergelijking 5.17

HYvBysi = Hy v Hvx N AN 1. (5.18)

Vergelijking 5.18 is de normaalvergelijking van de matrixvergelijking

Byvyi = HyxnAnxi- (5.19)

Bijgevolg komt de oplossing van 5.18 overeen met de kleinste-kwadraten-
oplossing voor 5.19. Indien bijgevolg in de benadering van Rousset et al.
als regio’s de onderliggende weefseldistributies worden genomen komt deze
benadering overeen met de kleinste-kwadratenbenadering voorgesteld door
Labke et al. waarbij het gehele beeld in rekening wordt gebracht.

Aan de hand van fantoomstudies werd het formalisme van Rousset et al.
uitgetest voor PET-beeldvorming van de basale ganglia [172]. Dit zijn kleine
structuren die zich centraal in de hersenen bevinden en belangrijk zijn voor
verscheidene neurologische en psychiatrische (patho)fysiologische mechanis-
men, waaronder beweging en gedrag, en dewelke momenteel specifiek via neu-
roreceptorstudies kunnen worden bestudeerd (bijvoorbeeld dopaminerge neu-
rotransmissie). Uit deze resultaten bleek dat het correctie-algoritme in staat is
nauwkeurige schattingen te geven voor de activiteitsconcentratie in deze kleine
structuren, ook in de aanwezigheid van achtergrondactiviteit. Dit correctie-
algoritme werd vervolgens uitgebreid naar SPECT-beeldvorming van de ba-
sale ganglia. Hierbij kon eveneens uit fantoommetingen worden opgemaakt
dat aan de hand van dit correctie-algoritme de werkelijke activiteitsconcen-
tratie in deze kleine structuren beter kon worden benaderd in het geval van
achtergrondactiviteit [2, 6].
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5.3 Partieel-volumecorrectie bij perfusiebeedvor ming
van de hersenen

De hierboven beschreven methodologie laat een regionale kwantificatie van de
activiteitsconcentratie toe die gecorrigeerd is voor partieel-volume-effecten.
Teneinde pixelgewijs te kunnen corrigeren voor partieel-volume-effecten
tussen de witte en grijze stof bij perfusiebeeldvorming van de hersenen,
dient echter de activiteit binnen de witte materie gekend te zijn. Voor een
partieel-volumecorrectie op basis van uitdrukking 5.8 werd reeds de invioed
van mogelijke fouten die kunnen optreden bij de segmentatie, de coregistratie
en de activiteitsschatting voor de witte materie nagegaan [176, 177]. Uit deze
analyses bleek dat niet alleen een nauwkeurige segmentatie en coregistratie
belangrijk zijn, maar dat ook de activiteit in de witte stof correct dient te
worden ingeschat. In eerste instantie zullen we verschillende technieken
onderzoeken om de activiteit in het witte-weefselcompartiment te schat-
ten. Hierbij zullen we de kleinste-kwadratenbenadering waarbij het gehele
gereconstrueerde beeld in rekening wordt gebracht vergelijken met andere
benaderingen waarbij eveneens alle meetdata worden aangewend voor de
schatting. Terwijl vorig onderzoek naar correcties voor partieel-volume-
effecten was toegepast op PET-beeldvorming, zullen we waar mogelijk een
extrapolatie maken naar SPECT-beeldvorming. Het verschil met PET is dat
resolutiekarakteristieken van een gammacamera gekenmerkt worden door een
plaatsafhankelijke puntspreidingsfunctie terwijl een quasi-stationaire punt-
spreidingsfunctie een goede benadering is voor de resolutie-eigenschappen
van een PET-detectiesysteem.

Vervolgens zullen we verschillende technieken voorstellen om de activi-
teit, aanwezig in de witte materie, uit het gereconstrueerde beeld te verwijderen
teneinde enkel de activiteit in de grijze stof te weerhouden. Indien vervolgens
de densiteit aan grijze stof voor elke voxel gekend is, kan de activiteitsconcen-
tratie per weefseleenheid worden berekend.

5.3.1 Schatting activiteitsconcentratie in de witte materie

Hier worden vijf methodologieri voorgesteld om de activiteitsconcentratie in

de witte stof te schatten. In eerste instantie zal de performantie van deze tech-
nieken worden nagegaan in het geval van een uniforme activiteitsverdeling
in de witte en grijze stof. Vervolgens zal een niet-homogene activiteitsver-
deling in de grijze stof gesimuleerd worden en zal de invloed van deze niet-
uniformiteit op de schatting van de activiteitsconcentratie in de witte materie
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nagegaan worden.

M ethodologie

Er kan een onderscheid gemaakt worden tussen enerzijds een schatting op
basis van de projectiedata en anderzijds een schatting op basis van het gere-
construeerde beeld. De eerstgenoemde methodologie biedt als voordeel dat de
schatting onafhankelijk van en voor de reconstructie kan gebeuren. In het geval
van de laatstgenoemde methodologie moet het beeld eerst worden gereconstru-
eerd alvorens een schatting kan worden gemaakt. Hierbij zal een onderscheid
worden gemaakt tussen een beeld dat gereconstrueerd is met gefilterde terug-
projectie (FBP) en een beeld dat werd gereconstrueerd door middel van het
ML-EM-algoritme (Maximum Likelihood Expectation Maximization). Alle
technieken zijn gebaseerd op een lineair model waarbij wordt uitgegaan van
een homogene activiteitsverdeling in zowel de witte als grijze stof. Daarnaast
veronderstellen ze dat voor zowel de witte als grijze materie de onderliggende
ruimtelijke verdeling, respectievelijk;,,, enCy,,, gekend zijn. Zoals reeds
eerder besproken kunnen dezeleeSpatiale distributies van de verschillende
weefseltypes door segmentatie van een gealigneerd MR- of CT-beeld bekomen
worden. Bovendien worden bij de hier voorgestelde technieken alle projectie-
data of gereconstrueerde activiteitswaarden in rekening gebracht, zodat er geen
manuele tussenkomst is vereist, zoals het aftekenen van regio’s.

e Schatting op basis van projectiedata

Veronderstel dat van een activiteitsverdeling in het witte en grijze weef-
selcompartiment een sinogragnwerd opgemeten im, detectiebins.

Om een globale schatting te verkrijgen voor de activiteit in de witte
en grijze stof aan de hand van de projectiedata, wordt het ML-EM-
algoritme gebruikt waarbij de ruimtelijke distributies van beide weef-
selcompartimenterC,,,, en C,,, worden beschouwd in plaats van
voxels [178]. Hiervoor wordt van de spatiale verdeling van elk weefsel-
type een sinogram geaerd door de desbetreffende spatiale verdeling
onder verschillende hoeken te projecteren, waarbij telkens het meetpro-
ces wordt gesimuleerd. Zo worden twee sinogram@gn ; enCy
verkregen die de weefseldensiteit van respectievelijk de witte en grijze
stof weergeven in detectiebin De formele uitdrukking voor het ML-
EM-algoritme heeft dan de volgende vorm

1 nzd Cgm7ipi
> Cy (A, Co i) + (An,Ch

)
=1 ~gmyi ;—1 gm,i wm,i)

(5.20)

n+1l __
Agm =



5.3. Partieel-volumecorrectie bij perfusiebeeldvorming van de
hersenen 143

At L% Cvm P (5.21)
v Z?:dl Cg;m,z i=1 (Agmogm,z) + (Agimcg;m,z) . .

Deze techniek zal in de verdere uiteenzetting worden aangeduid met
MLsino-

e Schatting op basis van FBP-beeld

Daar gefilterde terugprojectie een lineaire operator is (zie hoofdstuk 1),
Zijn de resolutiekarakteristieken van het gereconstrueerde SPECT-beeld
Arecon. g€kend. In de veronderstelling dat deleSpatiale distributies

van grijze en witte materie gekend zijn, dient deze ruimtelijke ver-
deling te worden aangepast aan de resolutie-eigenschappen van het
gereconstrueerde SPECT-beeld, teneinde overeen te komen met de
onderliggende ruimtelijke verdeling in het SPECT-beeld. In het geval
van een PET-beeld werd de spatiale distributie van elk weefseltype
geconvolueerd met een plaatsinvariante gaussiaanse filterkern. Voor
een SPECT-beeld worden decle spatiale distributieg,,,, en Cy;,

van beide weefseltypes onder eenzelfde hoek geprojecteerd als het
opgemeten sinogram, waarbij tijdens elke projectie de karakteristie-
ken van het meetsysteem worden nagebootst. Zodoende worden twee
sinogrammenCy,, en C¥,, bekomen waarbij het volledige acquisi-
tieproces van het beeldvormingssysteem is gesimuleerd. \ervolgens
worden deze sinogramme,,, enC%,, gereconstrueerd met gefilterde
terugprojectie waarbij identieke parameters worden gebruikt als bij
de reconstructie van het SPECT-beeld. Daar men ervan uitgaat dat
het meetproces lineair is, komt de resolutie van de geprojecteerde
en gereconstrueerde weefseldensiteitgp), en Cg,, overeen met de
plaatsafhankelijke resolutie van het SPECT-beeld en bijgevolg met de
onderliggende spatiale distributie van respectievelijk de witte en grijze
stof.

Op basis van de weefseldensiteite}y,, enCy,,, en het vooropgestelde
lineair model zal in het geval van een kleinste-kwadratenbenadering
(LS fpp) de volgende kostfunctie worden geminimaliseerd

Ny

L3 (Agm, Awm) = 3 (N = AgmCh i = AumClyi)’ . (5.22)
i=1
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Daarnaast zal ook een andere kostfunctiésGy;,,) worden onderzocht

Ny
Ll (Agma Awm) = Z ‘A: - Ang;m,i - Awmcz)mﬂ‘ . (523)
i=1

Schatting op basisvan ML-beeld

Indien de activiteitswaarden worden gereconstrueerd met een iteratief
ML-EM-algoritme, bekomt men naiteraties voor de voxel de waarde

AL Het ML-EM-algoritme is echter een niet-lineaire reconstructietech-
niek [97]. In principe kunnen enkel de resolutiekarakteristieken worden
voorspeld van het 'meest waarschijnlijke’ beeld dat zal bereikt worden
na een oneindig aantal iteraties. Bovendien is regularisatie vereist
om de invloed van ruis op de gereconstrueerde activiteitswaarden te
beperken bij een hoog aantal iteraties [96]. Zo kan een bayesiaans
reconstructie-algoritme [179] worden gebruikt, waardoor voorkennis
over de brondistributie in het reconstructie-algoritme kan worden
geincorporeerd (zie hoofdstuk 2). Een andere manier is het aantal
iteraties te beperken door het invoeren van een stopcriterium [180].
Daarnaast kan het gereconstrueerde beeld ook achteraf worden gefilterd
met een laagdoorlaatfilter [181-184]. De keuze voor de regularisatiepa-
rameters (de hyperparameter die de regularisatie bepaalt bij bayesiaanse
reconstructie; het stopcriterium of de filterparameters voor het laag-
doorlaatfilter) hangt af van de activiteitsdistributie en het bijbehorende
energiespectrum, de karakteristieken van het beeldvormingssysteem, de
acquisitieparameters, het reconstructie-algoritme en de taak die aan de
hand van het beeld zal worden uitgevoerd.

We hebben ons hier beperkt tot een mogelijke regularisatie aan de
hand van een isotroop plaatsinvariant gaussiaans laagdoorlaatfilter die
wordt toegepast op de gereconstrueerde activiteitswaarden die bekomen
worden na een relatief hoog aantal iteraties. Deze regularisatiemethode
laat een gemakkelijke optimalisatie toe van de regularisatieparameter
(FWHM) als functie van het aantal iteraties en de taak waarvoor het
gereconstrueerde beeld zal worden gebruikt. Hier bestaat de taak
uit het schatten van de activiteit in de witte stof aan de hand van
de gereconstrueerde activiteitswaarden en het vooropgestelde lineair
model.
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SteIIenXi de activiteitswaarden voor, bekomen na het filteren van de
gereconstrueerde waardef dan zal in het geval van een Kleinste-
kwadratenbenaderingL5,,;) de volgende kostfunctie worden gemini-
maliseerd op basis van de weefseldensiteftgp, enﬁgm en het voor-
opgestelde lineair model

Ny

—1 _ _ 2
L3 (Agms Awm) = 3 (X = AgmClmi = AumCumyi) - (524)
i=1

Hierbij worden de weefseldensiteited;,, ; en C,y,,; bekomen door

het filteren van de originele weefseldensiteitgp, ; enC.,,,; met het-

zelfde isotroop plaatsinvariant gaussiaans laagdoorlaatfilter als deze ge-
bruikt voor de gereconstrueerde activiteitswaarden. Daarnaast zal ook
een andere kostfunctiel(B S,,,;)worden onderzocht

Ny

Ly (Agma Awm) = Z
i=1

_l J— —
Ai = AgmCom,i — AwmCumi| - (5.25)

Voor 5.22 en 5.24 werden de waarden vdgy,, en A, die de kostfunctie
minimaliseren gevonden door de eerste patafgeleiden gelijk te stellen aan
nul. De kostfuncties 5.23 en 5.25 werden geminimaliseerd aan de hand van
Powells niet-lineaire minimalisatietechniek [148] waarbij geen analytische
afgeleiden van de kostfunctie vereist zijn.

Het nagaan van de performantie van de voorgestelde technieken gebeurde
op basis van simulaties, waarbij aan de hand van vooropgestelde activi-
teitsdistributies voor de witte en grijze stof metingen werden gesimuleerd.
Deze activiteitsdistributies werden gegenereerd als een lineaire combinatie
van een onderliggende ruimtelijke weefselverdeling voor beide weefseltypes.
Voor deze ruimtelijke weefselverdeling werd het corresponderende a priori-
waarschijnlijkheidsbeeld gekozen dat gebruikt wordt bij het segmentatie-
algoritme van het SPM-softwarepakket. Zoals reeds eerder vermeld, is dit a
priori-waarschijnlijkheidsbeeld een gemiddeld beeld van de ruimtelijke verde-
ling van een weefselcompartiment, genomen over een groot aantal personen
en bijgevolg een realistische weergave van een werkelijke weefselverdeling.
Voor de simulaties werden twee hersensneden (A en B, zie figuur 5.2) gekozen
waarbij de onderlinge verhouding van de hoeveelheid witte stof tot de hoe-
veelheid grijze stof verschillend i8.(5 voor snede A enl.17 voor snede B).
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Figuur 5.2: Overzicht van ruimtelijke verdeling van de witte en grijze stof voor de
twee hersensneden die gebruikt worden bij de simulaties.

Voor beide snederd en B werden telkens twee activiteitsdistributies gegene-
reerd met een telinhoud van respectievelifkx 10° (50 kctns) en100 x 103

(100 ketns), respectievelijk overeenkomend met de notdtie$0), (A, 100),
(B,50) en(B,100). Voor (A, 100) en(A,50) betekende dit een gemiddelde
activiteitswaarde voor het witte compartiment van respectiev8lijken 4.2
tellen terwijl (B, 100) en (B, 50) aanleiding gaven tot een gemiddelde activi-
teit in de witte stof van respectievelijl0.2 en5.1 tellen.

Homogene activiteitsverdeling in de grij ze stof

De hierboven beschreven technieken werden eerst met elkaar vergeleken in het
geval van een homogene activiteitsdistributie in zowel de witte als grijze stof.
In het geval vanVI Ly, LS f1, €N ABS 14, Werd voor elke snede en elk ruis-
niveau telkens een sinogram gegenereerd bestaante jpiibjecties met een
hoekinterval vant graden. Bij elke projectie werden de collimatorkarakteris-
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tieken van een parallelle-bundelcollimator (LEHR-collimator van het Toshiba-
systeem, zie hoofdstuk 2 en 3)eéari dimensie gesimuleerd. Vervolgens werd
aan het gegenereerde sinogram poissonruis toegevoegd. Dit gebeurde voor elk
ruisniveau20 maal. Verstrooiing en attenuatie werden niet in rekening ge-
bracht. In het geval vahS,,; en ABS,,; gebeurde de generatie van sinogram-
men op analoge wijze. Hierbij werd echter enkel een plaatsonafhankelijke
gaussiaanse puntspreidingsfunctie met FWHN mm gemodelleerd tijdens

de projecties, dit teneinde de rekentijd te beperken.

e Schatting op basis van projectiedata
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Figuur 5.3: Verloop van het relatief procentueel verschil als functie van het aantal
iteraties tussen de schatting voor de activiteit in de witte stof aan de harid ¥a#,,
en de theoretische waarde bij een homogene activiteitsverdeling in de grijze stof.

In figuur 5.3 en 5.4 kan het verloop worden teruggevonden van de schat-
ting van de activiteit in de witte stof aan de hand Vidi,;,,, als functie

van het aantal iteraties. Uit het verloop van het relatief procentueel ver-

schil kan worden opgemaakt dat het aantal iteratiestappen om te komen
tot een 