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Bevezetés

Ezen fejezetben egy olyan non-invaziv diagnosztikai eljaras fizikai alapjairél lesz sz6, amely
lehetévé teszi radidaktiv anyag (els6sorban y sugarzd anyag) segitségével egy adott - vizsgalando -
szervben lejatsz6dd biokémiai folyamat nyomon kovetését és ennek képszerli (1-D, 2-D, 3-D)
megjelenitését.

Ezen korszerii képalkotasi eljarast NUKLEARIS KEPROGZITESNEK (angolul Nuclear Imaging)
nevezzik, mely egyike a legfontosabb alkalmazasa a radioaktivitasnak az in-vivo orvosi gyakorlatban.
Mas képalkotd eljarassal ellentétben - Rontgen, ultrahang - ez az eljaras un. emissziés képet, azaz a
vizsgalt szerv radioaktiv anyag eloszlas térképét szolgaltatia, a morfologiai informacio mellett a
funkcionalis informacioval.

Alapvet6 kovetelmény ezen technika alkalmazasakor, hogy olyan sugéarzé an%/agokat juttassunk be
az emberi szervezetbe amelyek lehet6ség szerint szervszelektivek (| izotépok, Tl o GaG7...), minimalis
ionizacios sugarzassal, és a sugarkarosodas hatasanak csokkentése érdekében relativ révid fizikai
felezési id6vel rendelkeznek.

Ezért az in-vivo alkalmazasok dontd tobbségében olyan radidizotopok kerulnek alkalmazasra,
amelyek gamma sugarzék s energigjuk 60 keV < Ey < 600 keV tartomanyban van.

Ha az alkalmazasra keruld radioaktiv izotép nem szervszelektiv, de minden mas szempontbdl
megfelel6 (pl. T, Ey = 141 keV) ekkor a radioaktiv anyagot egy megfelel pharmakonhoz kotve kell
a szervszelektivitast biztositani a szikséges képalkoté vizsgalat elvégzése céljabal.

A képalkotas és képrogzités folyamatanak megértése céljabol elészor attekintjik a y fotonok hely
és energia fligg6 detektalasanak fizikai alapjait, majd megismerkediink az Anger elven alapulé gamma
kamerak felépitésével a hozzakapcsolodo digitalis képrogzité és adatfeldolgozé egységgel egyetemben.
Ezt kovetéen ismerkedhetink meg a SPECT (Single Photon Emisszion Computer Tomography) mint
3-D képrogzités alapjaival és jelentéségével az in-vivo képalkotasban.



l.y sugarzas poziciéérzékeny és energiaszelektiv detektalasa

Az alabbiakban a y sugarzas hely- energiafliggd detektalasat, annak fizikai alapjait targyaljuk, mely
egyben a modern nuklearis képalkotas alapjat is képezi. Ezt a folyamatot az 1. abran lathaté un. linearis
elrendezési egy dimenziés modellen keresztil mutatjuk be. E modell a szcintillaciés y detektorok
alapelveire épul, mely a kdvetkez6 elemekbdl all ssze:

Egy vonalszeriinek tekinthet6 Nal(TIl) szcintillacios kristaly hasabbol a hozza optikailag csatolt
szintén vonalszerl (vegablakbdl (glass-windows) és fényvezet6bdl (light-guide), valamint harom a
detektor mentén linearisan elrendezett a fényvezetéhdz optikailag csatolt fotoelektron sokszorozékbol
(Photo Multiplier Tube PMT) PMT-A, PMT-B, PMT-C.

A szcintillacios kristaly vonala mentén egy jol kollimalt y sugarforras mozgathaté a detektor
feluletével parhuzamosan. A y nyalab esetiinkben vonalszer(inek tekinthetd, melynek irdnya meréleges
a detektor fellletére. Ezen egyszer( fentebb leirt modellen keresztil nézzik meg, hogy a kilénb6zd
pozicidba mozgatott y sugarforras helye és energiaja hogyan ismerhetd fel.

Elsé lepéskeént tekintslk at réviden a detektor miikddését, az egyes jelatalakitas fizikai folyamatat. A
szcintillacids detektor fotoeffektuson keresztil kdlcsdnhatasba lépve a y sugarzassal magaban a Nal
(TI) kristalyban fényfelvillanast - 415 nm hullamhosszisagu kék UV szini - okoz a kdlcsdnhatas helyén.
E fényt szcintillaciés fénynek nevezziik, amely gémbszimetrikusan kis veszteséggel terjed a szcintillacios
kristalyban, s a fény térésmutatéja levegére vonatkoztatva nyamy = 1,85. Az egy kolcsdénhatasban
keletkezé szcintillacios fény intenzitdsa a y foton energiatdl fugg (keV-enként 40 foton keletkezik), a
fényfelvillanas idétartama 230 nsec. Ezt kdvetben egy olyan fénydetektorra van szikség, amely a
kristalyban keletkezd szcintillacids fényt elektromos jellé, impulzusokka alakitja &t a tovabbi elektronikus
jelfeldolgozas szamara. A legalkalmasabb eszk6z erre a célra a fotoelektron sokszorozé - PMT -
amely a szcintillacios fényjelek intenzitasaval ardnyos elektromos impulzusokat ad a PMT-hez kapcsolt
el6erdsité kimenetén. Az elberdsité kimenetén megjelend impulzus csucsértéke az, amely aranyos a
szcintillacids fény intenzitasaval, amely a detektalt y sugarzas energiajatol figg. A tovabbiakban amikor a
PMT-ken megjelend jelekre hivatkozunk akkor azon mindig a jelek csucsértékét értjuk, mivel valds fizikai
tartalommal csak a csucsérték rendelkezik. Jeldlje A,B,C az 1. dbranak megfeleléen az egyes PMT-k
kimend jeleit a y forras egy adott helyén a detektor felllete mentén. A PMT-k altal szolgaltatott A,B,C
jelek alapjan kell megbecsilni, dekddolni azt vajon a y sugar a detektor mely pontjan lépett
kélcsbnhatasba a szcintillacios kristallyal.

Vizsgaljuk meg, hogy a detektor mentén a kollimalt y sugarforrast ekvidisztans |épéskdzzel
mozgatva hogyan valtozik az A,B,C jelek értéke. A 2. dbran egy 160 mm hosszu detektor esetén 2 mm-
es lépéskozzel lathatdé mindez. Minden egyes pontban 8000 eseményt gylijtdttiink dssze és atlagoltuk ki,
hogy a Poisson eloszlasbol szdrmazd statisztikai hiba 1 % koruli legyen. Az AB,C-re igy kapott
fuggvényt detektor vélasz fuggvénynek nevezzik (angol szbhasznalata Mean Detektor Response
Function, réviditve MDRF).

igy az lathato ha kelld pontossaggal felvettiik - kalibracié - az 1. abran kialakitott rendszer detektor
valasz fuggvényét, és a rendszer idében invaridns, akkor az MDRF alapjan a mért AB,C jelek
segitségével a y esemény helye megbecsilhetd, dekddolhatdé. Mivel a korabban emlitett jelatalakitasi
folyamatok kvantum és kvantum-elektromos hatasokon keresztil valésulnak meg, valamint maga a
kalibracié is Poisson eloszlast kévet a pozicid becsléslink is csak egy bizonyos valészinliséggel
valésithaté meg. Mindezek alatdmasztasaul a 3.sz. abran az MDRF-t az egyes pontokban mért hibaival
egyutt MDRF;+ SD; jelenitjik meg.



A 4.sz. abra pedig az AB,C jelek eloszlasat mutatja (6bit felbontoképességgel) amikor a vy
sugarforras a detektor kdzepén van - x=0 pozicié -. A y sugarzas mint esemény helyének becslését egy
kalibralt rendszer esetén - ismert MDRF - végrehajthatjuk statisztikai médszerekkel (Maximum Likelihood
ML, Minimum Square Error MSE) modszerekkel, vagy analitikus modszerrel, amelyek kozil ma a
leginkabb hasznalatos a Centroid Method (CT). A statisztikai modszerek a digitalis jelfeldolgozas
terlletén hasznalatosak, de még mindig csak kutatas alatt vannak. A CT mddszer igen elterjedt, amely
annak is kdszodnhetd, hogy viszonylag egyszerli még un. huzalozott analég elektronikai eszkdzdkkel is
megvaldsithato.

A CT modszer lényege, hogy a detektor valasz fliggvény azon részét hasznalja ki, ahol a
fuggvénynek még kelléen j6 meredeksége van (a zajokat is figyelembe véve kell§ pozicié informaciot
hordoz, a detektor végeken fellépd un. plato - telitédési - tartomanyt nem hasznalja) és j6 linearizalhato.
igy a 2. és 3. abra alapjan is lathatd, hogy ez a moédszer valamivel tébb mint az alkalmazott PMT-k
atméréjének a felét a széleken nem tudja hasznalni. Ennyi holt tér, rész keletkezik a detektorban.
E modszer alkalmazasanal a 2. abran UFOV-val (Useful Field of View) jelzett tartomany a hasznos.
A kristaly tobbi része a pozicidbecslés szempontjabdl hasznalhatatlan, fontos szerepe van viszont a
teljes szcintillacios fény meghatarozdsaban, ami nem mas mint a szcintillaciés kristaly altal detektalt y
foton energidjanak becslése. A CT mddszerrel a pozicid meghatarozasa az alabbiak szerint torténik.
Legyenek W, W, ..W, tetszblegesen vélaszthatd eltéré pozitiv értékek, sulyfaktorok az n db PMT
szamara. Tovabba A legyen az "i"-k PMT kimend jele. igy a mért A; A, ..A ..A, jelek alapjan egy y
esemény helye az alabbiak szerint szamithat6 a CT alapjan:

X = (Wy A+ WA+ AWLAL) [ [(We+Wot AW ) (A+A+.AL)] F.A

azaz egy un. eredd sulyfaktort szamitunk ki, amelyik aranyos lesz a y esemény helyével.
Ez harom PMT-s esetiinkben ha Wx=1, Ws=2, Wc=3, és az egyes PMT-k kimené jelei A,B,C akkor

X =(A+2B+3C) / [(1+2+3)(A+B+C)]=(A+2B+3C) / 6(A+B+C) F.2
Abban az esetben, ha koordinata rendszeriinket a detektor kbézepére helyezzik és sulyfaktornak

Wy=1, Wp=0, Wc=1 értékeket valasszuk akkor az F1-ben megadott formula az alabbiak szerint médosul.

X = W / (A+B+C) =(W' - W) / (A+B+C) F.3

ahol W' = (W.C+WgB) / (We+Wp) F.4

W™ = (WAA+WEB) / (Wa+W5g) F.5



Behelyettesitve a sulyértékeket, valamint az F.5 és F.4 egyenleteket az F.3 egyenletbe adddik, hogy
X=(C-A)/ (A+B+C) F.6

Innen lathatd, hogy a pozicié becslésben ekkor a kdzéps6 PMT-B szerepe csak a normalizalasban van.
A nevezdben szerepld

E = A+B+C F.7

nem mas mint a szcintillacids kristaly altal detektalt teljes szcintillacios fénymennyiség, amely a y foton
energiaval aranyos. A 2.sz. abran az E-vel jel6lt gérbe nem mas mint amit az F.7 egyenlet ad, vagyis a
detektor mentén az energia helyfiiggése. Leolvashatdé az abrardl, hogy az E(x) figgvény nem nagyon
valtozik, jo kozelitéssel allandonak tekintheté egy adott y energian igy egy megfeleld ablak valasztasaval
a rendszer triggerelheté (indithatd) az energia jellel. Ez azt jelenti, ha egy detektalt E energiajel egy
elérevalasztott ablakon belll van, akkor megtorténik a poziciéd becslés a detektort kdvetd jelfeldolgozo
egységben, ellenkezb esetben pedig nem. Ekkor csak a kivant energiaju y fotont érzékeljuk, és csak
ennek a pozicié becslése fog megtdrténni, minden mas esemény mint zaj kiszlrésre kerdl.

Az eddig ismertetett modellben azt a feltételezést hasznaltuk ki, hogy a y sugarforras kollimalt a
detektor fellletére merdleges, pontszer(i sugarzast emittal, és ezt egy vonal mentén mozgd szerkezet
(scanner) juttatja a kivant poziciéba. Kalibralas esetén ezt kell végrehaijtani.

Azt azonban tudjuk, hogy a valésagban egy szabad pontszer(i y forras gémbszimmetrikusan
emittalja sugarait. Ezt kell pontszerlien leképezni a pozicié érzékeny detektor felliletére. A leképezést a
detektor felillete elé helyezett specidlis leképez6é egység a KOLLIMATOR valdsitia meg, amely a y
fotonok szamara mint egy "lencse" tekinthet6. A kollimator a leképezést a sugarelnyelés alapjan valositja
meg. Csak azon y sugarak jutnak el a detektor fellletére amelyek a kollimator falaval parhuzamosan
érkeznek. Minden egyéb mas sugarakat a kollimator fala elnyel. (5. abra)

igy az 5. abran felvazolt rendszer egy tetszéleges vonalmenti y sugarzas aktivitas eloszlasat a hely
fuggvényében - Ay (x) - a vy foton energidja szerint szelektalja és detektalja. Felmeriil itt azonban egy
kérdés, hogy ismert MDRF esetén a pozicid érzékeny detektor milyen valdszinliséggel képes felismerni
az ismert helyre mozgatott y forras pozicidjat. Ezt a W (x|A,B,C) mint felvett pontvalaszfliggvény (Point
Spread Function, PSF) statisztikai kiértékelésébdl kaphatjuk meg.

A 6. abra egy ilyen kiértékelés eredményét mutatja, ahol az ismert pontokban mozgatott y forras
pozici6 felismerés valoszinliségére vonatkozdan a széras, a félérték szélesség (Full Width and Half Max,
FWHM) a tized érték szélesség (Full Width and Tenth Max, FWTM), valamint a torzitds kerdlt
abrazolasra az egyes helyeken végzett mérések figgvényében. Minden egyes pontban legalabb 8000
esemeény begyljtésére kerllt sor, hogy a Poisson eloszlasbdl szarmazé hiba 1 % korili legyen és a kelld
eseményszam biztositsa, hogy a PSF kiértékeléséhez az un. Gauss "harang gorbe" igen jé kozelitéssel
alkalmazhat6 legyen. (A FWHM és a FWTM statisztikai jelentése a detektor egy adott pontjan
- esetlnkben a kézepén - 7 bit felbontassal a 7. abran lathatd.)



A 6. abrardl az is jol leolvashatd, hogy az MDRF-bél becsllt hasznos latdmezd - UFOV a 2. abra
alapjan - statisztikai kiértékelésen keresztll exakt kritériumok alapjan adhaté meg. Az MDRF
meghatarozasa mar egy igen jo képet ad arrél, hogy mi varhatdé a pozicié érzékeny detektortdl, amely
azutan kvantitativ aton is meghatarozhat6. A széras, FWHM és FWTM gorbék menetének egymastdl
valé eltérése arrél ad informaciét, hogy a rendszer PSF-je mennyire tér el a harang gorbétdl, azaz a
Gauss eloszlas modelljétél.

Az emlitett harom gorbe ideadlis esetben csak egy konstans szorzé faktorral térhet el egymastél:

FWHM = (2 \E In2)* (széras) F.8
FWTM = (2 « IE In10)*(széras) F.9

Il. Radioaktiv y sugarzé anyagq (2-D) képszerii leképezése az Anger elv alapjan

A radioaktiv y sugarzas pozicié érzékeny és energia szelektiv detektalasanak mddszerét ismertik
meg az elézd |. fejezetben. Az ott ismertetett fizikai alapokra épitkezve targyaljuk most a nuklearis
orvosdiagnosztika leghatékonyabb és legelterjetebb képalkotdé berendezését az Anger elven miikodd
gamma kamerat. Ez a berendezés egy adott szerv adott irdnyud két dimenziés - 2-D - radioaktivitas
eloszlas vetuleti képét allitja el6. A radioaktivitas térbeli eloszlasanak az alabbiakban ismertetésre kertld
2-D képalkot6 rogzitési modszerét a non-invaziv orvosi diagnosztika szamara Hal Anger alkotta meg
els6ként 1956-ban. Ezen Anger rendszerl gamma kamera felépitése, fObb szerkezeti elemei -
els6sorban a detektor rendszerének kialakitasa, mely mind a mai napig valtozatlan - a 8. és 9. dbran
lathato.

A radioaktiv y sugarzd targy - vizsgalt szerv - aktivitas eloszlasi képét a kollimator vetiti a nagy
feluletd Nal(Tl) szcintillaciés egykristalyra (amely lehet kér, hatsz6g vagy négyszdg alaku), amelyre
Uvegablakon és fényvezetdn at torténé optikai csatolasokon keresztil illeszkedik a PMT tdmb - szintén
optikailag csatolva - ugy, hogy a PMT cs6 tipusoktdl fliggéen (mely szintén lehet kér, hatszdg, négyszdg
alaku) optimalisan lefedje a szcintillacids detektor fellletét.

A mai korszer(, altalanos diagnosztikai célokra készllt Anger rendszerii gamma kamerak PMT
tombje 37+90 db PMT-t tartalmaz a felmerllt gazdasagossagi és technikai igényektdl és lehetéségektdl
fuggbéen. A PMT-k kimenetei kdzvetlen a PMT-kre szerelt elGerbsiték toltésérzékeny bemenetéhez
csatlakozik. Az el8erdsitdk feladata, hogy a PMT-k altal szolgaltatott jeleket (amely toltés mennyiség)
feszlltség jelekké alakitsa, és impedanciaba illessze a tovabbi jelfeldolgozas szamara. (A tovabbiakban,
ha a PMT-k &ltal elGallitott jelekrdl esik szd, akkor azon mindig mar az elberdsiték altal kiadott és
impedanciaban illesztett jelek értend6k, mert az eléerdsité ezen a funkciénalis szinten a PMT szerves
részének tekintendd).

A PMT-k kimenete a Pozicié & Energia Dekddold egységhez csatlakozik, ahol az egyes nuklearis
esemeények pozicié szerinti dekédolasa - X koordinata jel, Y koordinata jel - a CT médszer szerint torténik
(lasd el6z6 I. fejezet, és 10. abra)



Ezzel parhuzamosan az E energiajel analizise is megtérténik a Pulzus Magassag Analizator
egységen belll. Gyakorlatilag ez nem mas mint egy differencial diszkriminator, amely akkor ad ki logikai
jelet ha az E energiajel csucsértéke egy elbrevalasztott ablakon bellill van. Ha ez a feltétel teljesul, akkor
a Pulzus Magassag Analizator egység inditja a Trigger Aramkért, melynek Z kimené jele engedélyezni
fogja az X-koordinata és Y-koordinata értékétél fliggéen az oszcilloszkép ernyéjén a y esemény
pozicidjanak megfelelé pontban torténd felvillanasat (10. abra).

Ha az oszcilloszkop ernybje elé polaroid kamerat vagy rongten filmet helyeziink és a
fényfelvillanasokat elegendéen hosszu ideig gy(jtjiik, akkor a fényképen vagy a réntgen filmen a vizsgalt
szerv aktivitas eloszlas képe all eld. A kép tehat a detektalt események hely szerint t6rténd felvillanasok
alapjan keletkezik, mely felvillanasokat elegend6éen hosszu ideig kell az alkalmazott fototechnikai
anyagon gydijteni. A Trigger Aramkér gondoskodik arrél, hogy idében még egy esemény feldolgozasa
meg nem tortént, addig Ujabb esemény feldolgozasat - pozicié és energia dekddolasat - a rendszer nem
engedélyezi. Idében természetesen ez veszteséget, holt idét okoz s igy bizonyos informacié veszteség
is keletkezik. A mai korszerii kamerak esetén a holt id6 nem hosszabb mint 5 usec, de mar
léteznek 2 usec sebességli berendezések is. Ez elegendéen gyors jelfeldolgozas - figyelembe
véve a folyamat véletlen jellegét is - mert a klinikai gyakorlatban az esetek nagy részében alig fordul el
50000 imp/sec + 100000 imp/sec koruli impulzus gyakorisag (impulse rate), mely az emlitett holtidé
mellett csak minimalis veszteséget jelent.

Mindezek és a 10. abra alapjan az Anger kamera elvi alapja az alabbi kritériumokban foglalhatok
Ossze:

1., A radioaktiv sugarz6 anyag aktivitas eloszlasat egy 2-D poziciéérzékeny és energiaszeleketiv
detektor fellletére vetiti a detektor sugarzas feldli felllete elé helyezett kollimator.

2., A 2-D poziciéérzékeny és energiaszelektiv detektor egy nagyfeluletd Nal(Tl) szcintillacios
egykristalybdl a&ll, melyhez optikailag csatolt PMT témb illeszkedik ugy, hogy a PMT todmb
optimalisan lefedje a szcintillacios detektor fellletét.

3., Az emittalt nuklearis események helyének becslése a CT modszerrel torténik, amely azt jelenti,
hogy egy detektor felllete mentén az MDRF a szilkséges tartomanyokon belll linearisnak, az
E (x;y) energia fuggvény pedig konstansnak tekinthetd.

4., Egy zajtdl eltér6 esemény feldolgozasa alatt érkezé ujabb esemény feldolgozasa mindaddig nem
kezdédik el még a folyamatban Iévé esemény feldolgozasa be nem fejez6dott.

1I.1. A CT alkalmazasa 2-D pozicié érzékeny detektor esetén (Anger kamera)

Az alabbiakban bemutatjuk, hogy az el6z6 I. fejezetben egy 1-D pozicié érzékeny detektor modelire
ismertetett CT analitikus pozicio becslé algoritmus hogyan alkalmazhatd 2-D pozicié érzékeny detektor
esetén.

Fedje le optimalisan a Nal(Tl) szcintillaciés egykristaly fellletét egy PMT témbbél allé halmaz A
(8.abra , 9.abra), amely n db elemet (PMT-t) tartalmaz.A (+x, -x) és a (+y, -y) iranyok altal lefedett
siknegyedek mindegyikében ugyanannyi "m" daraszamu szimmetrikusan elrendezett PMT-k legyenek.
Az egyes siknegyedekben a y esemény pozicié becslése az alabbiak szerint térténik. Jeldlje a +x irany
pozicid becslésében részt vevé PMT-k kimen6 jeleit

az A’y =(A"y, A"y, ...A",n) halmaz, és a megfelel jelekhez tartozé egyes sulyfaktorokat

+ + +
W 1xs W 2xs W mx-



Ehhez teljesen analég médon a tdébbi iranyokra:
-xirdny: Ay = (A, Ay, . Axm);  Wix, Wiy Wiy
+yirany: A%y = (A1, Ay, o Alymy, Wy, Way, W,
-yirany: Ay = (A, Ay, AYm); Wy, Wy, Wy

Az F.4 és F.5 formula segitségével az egyes iranyokra vonatkoz6 pozicié becslés az A'y, Ay, A'y, Ay
PMT részhalmazok alapjan eképp irhatok fel:

W= 2"y (W A') / (E"r W) F.10
W= ey (Wi A) [ (Z"ex Wi ) F11

W, = Sy (W AT) [ (E e WHy) F.12
Wy =" Wiy Ay) 7 (Z=1 Wy) F.13

A korabbiakbdl mar ismert, hogy az 6sszes PMT altal begyijtott szcintillaciés fénymennyiség, mely a
detektalt y foton energiajaval aranyos, az az 6sszes PMT jel algebrai 0sszegzésével (F.7 formula)
kaphato meg:

E :Eni=1 Ai F.14

ahol A=A"UA, U A, U Ay=(A, Ax.. A) F.15

Az F.3 formulat alkalmazva az F.10, ....F.14 egyenletekre eképp adddik egy 2-D pozicid érzékeny
detektor esetén a CT algoritmus alapjan becsiilt X, Y hely koordinata:

X = (W= Wy /E F.16
Y = (W', - W) /E F.A7

Az F6., F.16, és F.17 formulakban az E energia jellel torténé normalizalas fizikai tartamat, annak a
képalkotasra torténd kihatasat a kovetkezdk szerint értelmezhetjuk. Az mar ismert, hogy a szcintillacids
detektor energia fiiggd jelet szolgaltat, igy a W™, WJ'y és W, W, értékek nemcsak a pozicié informaciot,
hanem energia informaciot is magukban hordoznak. A W ", W', és W, W, altal becsiilt pozicid
csak egy adott és ismert y foton energia esetén igaz. Ahhoz, hogy energiatol figgetlen X,Y valddi pozicié
informacioét kapjuk az F.6, F.16 és F.17 formulak szerint az E értékkel valé osztast - normalizalast - el
kell végezni. Ez fizikailag azt is jelenti, hogy az igy kapott pozici6é informacié - kép méret - egy adott
detektorra a 60 keV < E y < 600 keV y foton energia tartomanyban energia fliggetlen - azaz izotop
fuggetlen - lesz a megfelel§ energia ablak kivalasztdsa utan. Ennek alapvet§ feltétele, hogy az E(X,Y)
energia fuggvény a detektor felllete mentén az alkalmazott y energia tartomanyon belll a hely
fliggvényében konstansnak legyen tekinthetd (lasd. Anger kamera elv 3. kritérium).



11.2. Az Anger kamerakban alkalmazott korrekciok

Az el6z8ekben ismertetett algoritmusok és kritériumok idealis detektor valasz fuggvényt - MDRF-t - és
idealis jelatalakitasti folyamatokat tételezett fel. A valésagnak ez egy j6 modellje a nuklearis képalkotas
elvi alapjainak megértése céljabdl, de a jobb mindségl kép érdekében bizonyos korrekcidkat végre kell
hajtani az XY koordinata jeleken és az E energia jelen. Térjlink vissza egy gondolat erejéig a kiindulasi
1-D modellinkhdz (1. abra, 2. abra, 3. dbra). Mar innen is leolvashatd, hogy az UFOV-val jelzett
tartomanyban az MDRF val6jaban nem lineéaris a ((UFOV/2;0) és (0;UFOV/2) két résztartomanyt alapul
véve -, és a jelzett tartomanyban az energia sem teljesen allandé. Bizonyos technikai eljarasokkal mint
példaul a fényvezetében un. fényterel6k (9. abra) és maszkok segitségével, valamint a Nal(Tl)
szcintillacids kristaly fellleti megmunkaldsaval, a kristdly vastagsaga és az Uvegablak + fényvezetd
vastagsag aranyanak valtoztatasaval lehet javitani az MDRF linearitdsan és az energia flggvény
egyenletességén, de csak szik korlatokon belil, és ez is sok, id6igényes, koltséges, és alapos kutato-
fejlesztd munkaval érhet§ el - detektor rendszer optimalizaldsa -. A masik Ut amikor mar egy
kompromisszumok aran sok szempontbdl megfeleld, altaldnos célu kialakitott detektor rendszert
tekintiink, amelyet megfelelé algoritmusok alapjan kalibralunk, majd megmeérjuk a vart "idedlistol" valo
eltérés eredményét. Az eltérést elektronikus uton eltaroljuk, és ezt mint korrekcios értéket felhasznalva
elektronikusan "real time" mddon kilénb6z8 korrekcidkat hajtunk végre a koordinata jeleken és az
energia jelen. Az Anger rendszerl kameraban az aldbbi harom alapvetd real time korrekciokat hajtjuk
végre a képalkotas javitasa céljabdl:

a., Energia korrekcio
b., Linearitas korrekcié
c., Homogenitas korrekcio

Az energia korrekcidval a detektor felllete mentén az E(x,y) energia fiUggvény allandésagat, s annak
egyenletlenségét szeretnénk biztositani minél nagyobb pontossaggal. Az energia ingadozéas
helyfliggvényét egy matrixba (64*64*-es # 6 bit felbontads, vagy 128*128-as # 7 bit felbontas) taroljuk
digitalisan amellyel a beérkez6 energia jelet analég vagy digitalis uton médositjuk attdl fliggéen, hogy
analog rendszer( kamerarol vagy digitalis kamerakrol van szo.

A linearitds korrekciéval az MDRF-bél eredd a leképezésre is kihaté non-linearitds korrigalhaté. Ez
analog kamerak esetén huzalozottan egy ellenéllas-potenciométer haloval valdsithatd meg, ahol a CT
algoritmus is analég aramkori szamitas utjan torténik. Igen hosszadalmas rekurziv hangolast igénylé
eljaras. Digitalis kamerak esetén analég mdédon egy un. durva el6hangolas szikséges amit mar egy
ezutan felvett 128*128-as vagy 256*256-os (# 8 bit felbontasu) linearitéds korrekcié matrix segitségével
finomithatd.

A homogenitas korrekcioval azt mérjik, hogy a detektorrendszerink egy adott Ay(x,y)=const.
sugarforrast az el6bb emlitett korrekcidk utan - energia, linearitas - milyen homogén modon képezi le. Az
inhomogenitas digitalisan matrixban 64*64-es, vagy 128*128-as) taroljuk el, amelyet azutan real time
modon felhasznalunk a kép korrekcidjara.

Analdég kamerak esetén a homogenitas korrekcié a Z trigger jel engedélyezés maodositasaval kvazi
analég moédon torténik, még digitalis kamerak esetén ez szamitastechnikai miveletek, operacidk
eredményeként valésul meg.

Analég gamma kamerak esetén tehat az energia korrekcioé és a homogenitas korrekcioé hibrid - analog
és digitalis miveletek - sorozataként hajtédik végre, mig a linearitds korrekcid analég miveletek
eredményeként all el6. Digitalis kamerak esetén minden korrekcié digitalisan, szamitastechnikai
eljarasok alkalmazasaval real time mddon valésul meg. Kilénésen a digitalis kamerak esetén a
kulénb6zé korrekciok felvételi és alkalmazasi sorrendje kotott, fel nem cserélhetd.

I. Energia korrekcié —ll. Linearitas korrekcié — Ill. Homogenitas korrekcio

Analog kamerak esetén az I. és |l. felcserélhetd a rekurziv médon térténd finomhangolas végett.



A tovabbiakban példaként néhany eredményt mutatunk be a gamma kamerak technikai, leképezési
paramétereinek ellendrzése céljabdl a korrekcid alkalmazasaval. A 11. dbra egy kerek detektoros 37
PMT-t tartalmazé digitalis gamma kamera linearitasat mutatja be a leképezett pontvalasz fliiggvényeken
keresztll. A 12. abra ugyanezen kamera detektoranak "intrinsic" felbontd képesség és linearitas tesztjét
mutatja az un. 6 szegmenses Bar-Phantom segitségével. A legfinomabb szegmens 1,8 mm felbontast,
majd rendre névekvd 2,1 mm, 2,4 mm, 3,5 mm ... stb felbontast jelentenek. A 13. abra pedig a detektor
"intrinsic" homogenités vizsgalat eredményét mutatiaa NEMA norma kdvetelményeivel 6sszhangban.
Okoz-e jarulékos veszteséget a korrekcidé alkalmazasa? A valasz: igen, de nem tul sokat. 10 % - 15
%-nal tébb jarulékos veszteség nem keletkezhet sem az analdg, sem a digitalis jelfeldolgozasi rendszeri
kamerak esetén, ha a szikséges korrekciok elétti eléhangolasokat gondosan elvégezték.

Az Anger rendszerli gamma kamerak minéségének javitasahoz alapvetéen mind a detektorrendszer
optimalizalasa, mind az alkalmazott korrekciok finomitasa egyarant hozzajarul. A detektorrendszer
optimalizaldsa mint mar kordbban emlitettik lényegesen hosszabb és kdltségesebb munkat igényel mint
a kulénféle méréstechnikai vagy szamitastechnikai korrekcids algoritmusok kidolgozasa a mar meglévd
detektorrendszerre.

Ill. A digitalis képrogzités és képfeldolgozas alapja

Mint azt az el6z6 fejezetbdl lattuk az Anger kamera az XY pozicid jeleket a Z jellel triggelve jeleniti
meg pozicidé helyesen az oszcilloszkdp erenydjén a 2-D pozicié érzékeny és energia szelektiv detektor
altal detektalt y eseményeket (10. abra)

A vizsgalt objektum aktivitas eloszlas képe, a y események az oszcilloszkop ernydjén térténd idozitett
felvillanasok sokasagabdl all el6 az alkalmazott fototechnikai anyagon. A cél, hogy az elrendezésre allé
X,Y analég jelekbdl a Z trigger jellel Gtemezve az analég képrogzitéssel egyidejlileg digitalis képet is
el6allitsunk a tovabbi mar digitdlis uton torténé képelemzés, kép kiértékelés szamara. A digitalis
képalkotas soran az XY jelek azonos rendi digitalizdlasa sordn a kép un. elemi négyzet alaku
képkockakbdl all 6ssze. Ezen elemi képkockakat pixel-nek nevezzik, melynek finomsaga a digitalizalas
rendjétdl (bit szamatol) figg (14. abra).

Az elkovetkezend6kben azt vizsgaljuk meg, hogyan feleltetheté meg egy digitalis képpont, pixel a y
esemény helyének. A kép digitalizalas menetét a 15. abra alapjan kovethetjuk végig. Az Anger
rendszerli gamma kamera az analdég megjelenité egységét vezérld XY és Z jelekkel parhuzamosan a
tovabbi feldolgozas szamara levalasztva és meghajtva kiadja ugyanezen jeleket egy masik kimeneten.

Az XY analdg jelek egyenként az analdg fogadé aramkoérok utan mintavételezve (Sample & Hold S/H)
majd ezt kdvetéen analdg-digital konverzion (ADC) keresztlil binaris kddda lesznek atalakitva. Ha az
alkalmazott ADC N bites, akkor a koordinatakat a jelenként N bitbél allé binaris adatokat egy legalabb
2N bit hosszusagu regiszterbe kell atirni. A 2N hosszisagu regiszter tartalmat az Interface Vezérlé
Egység FRAME parancs esetén cimnek tekinti és a digitalizalast végrehajté egységhez tartozé specialis
un. BUFFER MEMORIA-val a kdvetkezd miivelet sort hajtja végre:

I. BUFFER MEMORY:=0 /*A telies BUFFER MEMORIA nullazasa*/

II. <BUFF.MEM.CIM >:= <BUFF.MEM.CIM > +1  /*MCA alapegyenlet*/ F.18
lll. Folyamat

IV. Felvett FRAME-k archivalasa
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Az itt hasznalt <AD> szimbd6lum az AD cimen lévé tartalmat jelenti. Esetinkben a <BUFF.MEM.CIM>
nem mas mint a 2N bit hosszusagu regiszter altal megcimzett memoria tartalma, azaz a koordinata jelek
altal megcimzett memodria rekesz tartalma. igy példaul minél nagyobb gyakorisaggal fordul el6 egy X;, Y.
koordinata, akkor az ahhoz tartoz6 memoria rekesz tartalma annal tébbszér fog ndvekedni 1-el, azaz
memoria rekesz tartalma annal tobb lesz. igy képezddik le az MCA (Multi Channel Analyzer)
alapegyenlete F.18 alapjan a mért radioaktiv anyag aktivitas eloszldsa memodria rekesz tartalom
eloszlassa, amelyet FRAME képnek neveziink. A keletkezett FRAME kép matrix mérete (2"*2").

Ezt a képet egy video vezérld egység kozvetlenll a képfeldolgozéd képernydjén mar pozicié helyesen
meg tudja jeleniteni. Az lathaté a 15. abra alapjan is, hogy a FRAME képbegydijtésre szolgal6 specialis
BUFFER MEMORIA mérete nem lehet 2°N-nél kisebb méretii. Ha a meméria sz6 szervezés, akkor a
memoria nem tartalmazhat kevesebb mint 22N szamu meméria szét - 1 sz6 = 2 byte minumiu, de lehet 3
és 4 byte is -. A masik igen fontos adat ami a digitalis képfelvételnél és feldolgozasnal el6fordul az un.
pixel méret (Pixel Size, PS) egy adott detektorra vonatkozéan:

PS = Dpgr/ 2" F.19
ahol Dpgr a kor alaku detektor atméréje, N pedig a digitalizalas foka.

Szobgletes detektor esetén, ahol altalaban az X,q4 # Yoq Kkulon pixel méretrél beszélink az x és y
iranyban ugyanazon digitalizalasi fok mellett.

PS, = Xyq. /2" F.20

PS, = Yoq /2 F.21

Igen szoros fizikai kapcsolat van a digitalis képfeldolgozas esetén a detektor felbontd képessége és a
hasznalni kivant pixel méret kdzott.

A kérdés ugy vetddik fel, mi az optimalis pixel méret egy adott 2-D pozicié érzékeny detektorra,
melynek felbontoképessége FWHM-al jellemzett. A mintavételi térvénybdl adodik, hogy az optimalis pixel
méret és a detektor felbontoképessége kdzott az alabbi 0sszefliggés van:

PSopt = FWHM/3 F.22

Ha ennél I|ényegesen nagyobb pixel méretet hasznalunk, akkor veszituink a térbeli
felbontoképességbdl a digitalizalas soran. Ha lényegesen kisebb pixel méretet valasztunk mint az
optimalis, akkor sem lesziink képesek az FWHM-nél jobb felbontast elérni, legfeljebb tetszetésebbnek
latszo kép kaphato ha a zaj viszonyok ezt lehetévé teszik.

A masik kilondsen kutatasi és egyedi célokra hasznalt felvételi mod a LIST. Ekkor a LIST jel
aktivizalja az Interface Vezérl6 Egyseget, melynek hatasara a kovetkez6 adatstruktura all el6 a BUFFER
MEMORIA-ban. A begyiijtés indulasa el6étt a BUFFER MEMORIA teljes terilete nullabal indul.
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BUFFER MEMORIA CiM BUFFER MEMORIA TARTALOM
00 ... 00 X1
00 ...02 T Y1
00.. 04 ECG X3
00...06 Y3
00...08 X1
00 ... 0A T Y1

ECG X,

T Yk

N4 ECG X3
2N T Y;

Ekkor a memdériaba tulajdonképpen egy lista keletkezik az egyes beérkezd koordinatakrol az id6
megszakitas " 1 " bejegyzéssel, és ha hasznaljuk az EKG kapuzast, akkor az ECG bejegyzéssel is. Ha a
BUFFER tartalma megfelelt, akkor azt nagyon gyorsan elmentjik, majd nullazzuk és kezdédik az ujabb
blokk begyiijtése. Ezen begyijtési méd hatranya, hogy rendkivil nagy a hattér memaéria igénnye. Nagy
elénye viszont, hogy a képrekonstrukcié begyljtés befejezése utan aképalkotas kulénb6zd kritériumok
alapjan valésithaté meg. Ha az egyik eljaras valami oknal fogva nem valtja be a hozza fliz6tt reményeket
kezd&dhet egy masik modszer eléIrél mintha mi sem tértént volna.

Az a 15. abrabdl leolvashatd, hogy mind a LIST méd, mind a FRAME mdéd Gtemezését a Z trigger jel
végzi. A digitalis képrogzités nagy elénye abbol adddik, hogy a felvétel befejezése utan kilonb6zé
feldolgoz6 algoritmusokkal képrészlet kiemelések, zaj szlirések (hattérlevonas, simitas,) kilonféle
nagyitasok... stb hajthatok végre, s ha valamelyik miivelet nem a vart eredményt adja, akkor Ujra
kezd6dhet az egész feldolgozasi folyamat. A legnagyobb hatékonysaga ennek a technikanak a
biokémiai folyamatok dinamikajanak nyomon koévetése, s annak kvantitativ kiértékelésében rejlik. A ROI
(Region of Interest) alkalmazasaval kijeldlhetd a képen az a részlet, melynek aktivitas idd figgvénye az
alkalmazott szervszelektiv radioaktiv anyag szempontjabdl érdekes. A lejatszédoé biokémiai folyamat idé
fuggvénye kvantitativ kiértékeléssel adhaté meg. Alapvetéen a kilonbozé szervek funkcionalis mikodése
értékelhetd ki kulonbdzé kvantitativ feldolgozé algoritmusok alapjan.

Az elkdvetkez6kben néhany vizsgalaton keresztil mutatjuk be a nuklearis orvosdiagnosztikai
képalkotasban a kvantitativ kiértékelés jelent6ségét. A 16. abra egy EKG kapuzott szivvizsgalat teljes
kvantitativ és kvalitativ kiértékelését mutatja be a sziv periédikus megkozelitésli mikddési modellje
alapjan. A 17. abra egy dinamikus vese funkcio vizsgalat eredményét jeleniti meg az id6 figgvényében.
A 18. abran pedig onkoldgiai szempontbdl fontos csont metastasis vizsgalat képi eredménye lathato.
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IV. A SPECT (Single Photon Emission Comuter Tomograph) mint 3-D emisszids képrogzités alapja

A valdsagos klinikai gyakorlatban egy vizsgélt szerven belll (mint pl. agy, mdj, sziv...) nemcsak
funkcionalis defektusokat kell detektalni, hanem azok szerven bellli térbeli helyzetiket és méretiket.
A feladat tehat nem mas mint a vizsgalandd szerv mint térbeli y sugarzé objektum 3-D leképezésének
megvaldsitdsa. Ennek technikai megoldasa az orvosdiagnosztika legkorszeriibb vizsgalo eljaras
alapelvén az un. szamitdgépes tomografian (Computer Tomography) alapul. A 3-D roégzitendé y sugarzo
targyrol - amely a paciens valamely vizsgalando testrésze - kiilénb6zé iranyokbdl 2-D emisszids vetlileti
képeket (szcintigramokat) készitlink, és régzitink (19. abra). Ezen vetileti képekbdl allé adathalmaz a
harom dimenzids képalkotas kiinduld pontja. A megfelel6 szamu - szogi - vetiileti képek halmazabdl az
un. rekonstrukcids algoritmussal a vetlleti képekre meréleges sikra (transversal plame) keresztmetszeti
képek allithatok el6. A rekonstrukcios eljaras tisztan matematikai modelleken keresztlil matematikai
problémaként kezelhetd. Tekintsik ehhez a 20. abran lathatd modellt, ahol az (x,y,z) koordinata
rendszerben z=f(x,y) kétvaltozas fliggvénnyel leirt térbeli alakzat egy v szogl vetllete lathatd. A g(s,v)
mint az f(x,y) v szogl vetlleti fliggvénye, az f(x,y) figgvény v szogl egyenesek menti vonalintegralja all
elé.

g(s;v) = [, f(x,y)du = [*_, F(s cosv-u sinv, s sinv+y ucosv)du F.22
ahol a koordinata transzformacio végett: s=x cosv+y sinv F.23
u=X sinv+y cosv F.24

és -o<s<ow; 0<vV <y

Az F.22 formuldban kapott g(s,v) fuggvényt az emlitett feltételek mellett az f(x,y) fuggvény Radon
transzformaltjanak nevezzik.

g(s,v) = R {f(x,y)} = ["... f(x,y)du F.25

A Radon transzformacié az f(x,y) fliggvényhez annak vetiileteit rendeli hozza. igy a rekonstrukcids
probléma pusztan matematikai oldalrél eképp fogalmazhaté meg:

A g(s,v) figgvény ismeretében rekonstrualjunk egy olyan z=f(x,y) fliggvényt,
amelynek v szdgi vetilete a O<v<r intervallumon épp maga a g(s,v) figgvény.

A Radon transzformacio adjungalt transzformaltja a g(s,v) figgvényt, amely a -co<s<cwo; 0<v<rn halmazon
értelmezett atviszi a -co<x<ow; -00<y<oo; halmazon értelmezett figgvénybe:

B {g(s,v)} = [*; g(x cosv + y sinv; v)du F.26

A F.26-ban az adjungalt Radon transzformacié altal kapott fliggvény jelentése nem mas mint az egyes v
szbgekhez tartozo g(s,v) fuggvénynek az

S =X COsV + Yy sinv F.26

egyenesek mentén vald visszavetitéseinek szuperponaltja. A B transzformaciot visszavetitési
transzformacionak LSBP-nek (Linear Superposition of Backprojection) nevezzik.
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A 21. abra egy g(s,v) figgvény visszavetitését illusztralja harom szdghelyzetre vonatkozéan. A 22.
abra egy pontforrast mint harom dimenzids targyat szemléltet, ahogy a visszavetités eredményét mutatja
3 szbgben és ennél Iényegesen tobb szégben térténd LSBP eredményeként. Az leolvashaté az abrardl,
hogy a nézetek szamanak ndvelésével az LSBP javitia a tomograf hatast, de a képelmosddast egy
bizonyos szint ala nem lehet csOkkenteni. Még végtelen szamu nézet esetén is a kép elmosodott lesz.
Ezt a képpont elmosddasi jelenséget a rendszer pont valasz fliggvényével - PSF - (lasd |. fejezet) lehet
j6l jellemezni. Az elmosddas mértéke 1/r-el aranyos, ahol r a ponforrastdl mért tavolsag (23. abra). Az
elmosddast is figyelembe véve matematikailag az alabbi 6sszefliggés all fenn:

LSBPI = TI*(1/r) F.28

ahol a * a konvolucié miveletét jelenti

Az elkdvetkez6kben a kdnnyebb érthetéség kedvéért formalis matematikai miveletek sorozatan
keresztiul mutatjuk meg hogyan lehet az LSBPI képbdl a Tl valés képet rekonstrualni a rendszerre
jellemzé képelmosddasi faktor figyelembe vételével.

Vegyik az F.28 egyenlet mindkét oldalanak Fourier transzformaltjat!

f {LSBPI} = f{TI*(1/r)} F.29
fALSBPI} = f{TI f (1)} F.30
ST =f{LSBPI } /f (1/)} F.31

Az 1/r képelmosddasra jellemzd faktor Fourier transzformaltja nem mas mint a térfrekvencia.

Uy =1 F.32
igy £ {TI} = vf{LSBPI} F.33

Az F.33 mindkét oldalat Inverz Fourier transzformalva kapjuk meg a valés képet a térbeli koordinata
halmazon:

TI= £ {v}* LSBPI=h* LSBPI F.34
ahola f™ {v}=h F.35

konvoluciés tagot szlrétényezdnek nevezzik.

Akér az F.33, akar az F.34 szerinti eljarast alkalmazzuk a képelmosddas hatasa eliminalhaté a
jelenlévé zajszint és torzitasok mértékétdl figgéen. Az F.33 és F.34 formula altal leirt kép rekonstrukcios
modszert LSFBP-nek (Linear Superposition of Filtered Backprojection) nevezzik.

A SPECT technikaban jelenleg az LSFBP képrekonstrukciés modszer az, amely legelterjetebben
hasznalatos. A képmin8ség javitasan figyelembe véve a teljes rendszerben és az adatfelviteli technikabdl
eredd zajokat, és torzitasokat a szlir6figgveény kialakitasaval igen sokat lehet javitani. Kilén kutatasi és
fejlesztési munkat jelent még napjainkban is egy adott SPECT rendszerre optimalis szervorientalt
szUréfliggvény megalkotasa.
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Minden végleges szlréfiggvénynek tartalmaznia kell az idedlis esethez tartozd legegyszeriibb
szlréfuggvenyt, amely csak a PSF elmosddast veszi figyelembe az un. RAMP FILTER komponenst,
amelynek frekvencia menete a 24. abran lathaté. A 25. dbra egy pontszerl aktivitas 3-D térbeli
leképezését, valamint annak rekonstrukciojat mutatja az LSBP és LSFBP algoritmusokon keresztil
idealis - RAMP FILTER - sziréfuggvény valasztassal.

Végul néhany tipikus SPECT vizsgalat eredményét mutatjuk be a 26., 27., 28. abrakon. A 26. abran
egy agy terheléses+tnyugalmi vizsgalat eredménye lathatdé mind a harom f6 metszeti iranybdl
(transversal, frontal, sagittal). A 27. arban egy terheléses+nyugalmi szivizom SPECT vizsgalat
eredménye lathatd a szivre vonatkozé harom f6 iranyra. A 28. dbra egy EKG kapuzott sziv SPECT
vizsgalat funkcionalis parametrikus képét jeleniti meg 3-D formaban. Erdekesség, hogy ez a funkcionalis
kép 5 dimenzids informaciét tartalmaz - a harom helykoordinata, a fazis kép és az amplitudoé kép -.
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