Radioaktiv y bomlas térbeli detektalasa és

képszerii rogzitésének fizikai alapelve
(dr.Kari Béla)

Bevezetés

Ezen fejezetben egy olyan non-invaziv diagnosztikai eljaras fizikai alapjairél lesz sz6, amely
lehetévé teszi radidaktiv anyag (elsésorban y sugarzd anyag) segitségével egy adott - vizsgalandé -
szervben lejatszédd biokémiai folyamat nyomon kdvetését és ennek képszeri (1-D, 2-D, 3-D)
megjelenitését.

Ezen korszerii képalkotasi eljarast NUKLEARIS KEPROGZITESNEK (angolul Nuclear Imaging)
nevezzik, mely egyike a legfontosabb alkalmazasa a radioaktivitdsnak az in-vivo orvosi gyakorlatban.
Mas képalkoto eljarassal ellentétben - Réntgen, ultrahang - ez az eljaras un. emisszios képet, azaz a
vizsgalt szerv radioaktiv anyag eloszlas térképét szolgdltatia, a morfoldgiai informéacié mellett a
funkciénalis informacidval.

Alapvet6 kdvetelmény ezen technika alkalmazasakor, hogy olyan sugarzé anglagokat juttassunk be
az emberi szervezetbe amelyek lehet6ség szerint szervszelektivek ( | izotépok, TI*', Ga®...), minimalis
ionizacioés sugdarzassal, és a sugarkarosodas hatdsanak csokkentése érdekében relativ rovid fizikai
felezési id6vel rendelkeznek.

Ezért az in-vivo alkalmazasok déntd tobbségében olyan radidizotopok kerillnek alkalmazéasra,
amelyek gamma sugarzok s energiajuk 60 keV < Ey <600 keV tartomanyban van.

Ha az alkalmazésra keril6é radioaktiv izotdp nem szervszelektiv, de minden mas szempontbdl
megfelel6 (pl. Tc™m, Ey= 141 keV) ekkor a radioaktiv anyagot egy megfelel6 pharmakonhoz kétve kell
a szervszelektivitast biztositani a szikséges képalkot6 vizsgalat elvégzése céljabol.

A képalkotas és képrogzités folyamatanak megértése céljabdl el6szoér attekintjik a y fotonok hely
és energia figg6 detektalasanak fizikai alapjait, majd megismerkediink az Anger elven alapulé gamma
kamerak felépitésével a hozzakapcsolddo digitalis képrdgzitd és adatfeldolgoz6 egységgel egyetemben.
Ezt kdvetéen ismerkedhetiink meg a SPECT  (Single Photon Emisszion Computer Tomography) mint
3-D képrogzités alapjaival és jelentéségével az in-vivo képalkotésban.
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l.y sugarzas pozicioérzékeny és energiaszelektiv detektalasa

Az alébbiakban a y sugarzas hely- energiafligg6 detektalasat, annak fizikai alapjait targyaljuk, mely
egyben a modern nuklearis képalkotas alapjat is képezi. Ezt a folyamatot az 1. dbrén lathat6 un. linearis
elrendezésli egy dimenziés modellen keresztll mutatjuk be. E modell a szcintillaciés y detektorok
alapelveire épll, mely a kdvetkez6 elemekbdl all ssze:

Egy vonalszerlinek tekintheté Nal(Tl) szcintillacidés kristaly hasabbdl a hozza optikailag csatolt
szintén vonalszerl Uvegablakbdl (glass-windows) és fényvezet6bdl (light-guide), valamint harom a
detektor mentén linearisan elrendezett a fényvezet6hdz optikailag csatolt fotoelektron sokszorozékbdl
(Photo Multiplier Tube PMT) PMT-A, PMT-B, PMT-C.

A szcintillaciés kristaly vonala mentén egy joél kollimalt y sugarforras mozgathaté a detektor
fellletével parhuzamosan. A y nyalab esetiinkben vonalszer(inek tekinthet, melynek iranya meréleges
a detektor fellletére. Ezen egyszer( fentebb leirt modellen keresztll nézzik meg, hogy a kilénbdzé
pozicibba mozgatott y sugarforras helye és energiaja hogyan ismerhet6 fel.

Elsé 1épésként tekintstk at réviden a detektor miikddését, az egyes jelatalakités fizikai folyamatat. A
szcintillaciés detektor fotoeffektuson keresztll kdlcsénhatasba |épve a y sugarzassal magéban a Nal
(TI) kristalyban fényfelvillanast - 415 nm hulldmhosszusagu kék UV szinl - okoz a kdlcsénhatas helyén.
E fényt szcintillacids fénynek nevezzik, amely gémbszimetrikusan kis veszteséggel terjed a szcintillacios
kristalyban, s a fény térésmutatoja levegbére vonatkoztatva nnamy = 1,85. Az egy koélcsdnhatasban
keletkezé szcintillaciés fény intenzitdsa a vy foton energiatol fligg (keV-enként 40 foton keletkezik), a
fényfelvillanas id6tartama 230 nsec. Ezt kdvetéen egy olyan fénydetektorra van sziikség, amely a
kristalyban keletkezd szcintillacids fényt elektromos jellé, impulzusokka alakitja at a tovabbi elektronikus
jelfeldolgozas szamara. A legalkalmasabb eszkéz erre a célra a fotoelektron sokszorozé - PMT -
amely a szcintillacios fényjelek intenzitdsaval aranyos elektromos impulzusokat ad a PMT-hez kapcsolt
eléer@sité kimenetén. Az elberdsité kimenetén megjelend impulzus cslcsértéke az, amely aranyos a
szcintillacios fény intenzitasaval, amely a detektalt y sugarzas energigjatél fligg. A tovabbiakban amikor a
PMT-ken megjelend jelekre hivatkozunk akkor azon mindig a jelek cstcsértékét értjik, mivel valos fizikai
tartalommal csak a cslcsérték rendelkezik. Jeldlje A,B,C az 1. abranak megfeleléen az egyes PMT-k
kimend jeleit a y forrds egy adott helyén a detektor felllete mentén. A PMT-k altal szolgaltatott A,B,C
jelek alapjan kell megbecsiilni, dekddolni azt vajon a 7y sugar a detektor mely pontjan lépett
kdlcsdnhatasba a szcintillacids 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 lathaté mindez. Minden egyes pontban 8000 eseményt gyijtéttiink 6ssze és atlagoltuk ki,
hogy a Poisson eloszlasbol szarmazé statisztikai hiba 1 % koérdli legyen. Az A,B,C-re igy kapott
flggvényt detektor valasz fliggvénynek nevezzik (angol széhaszndlata Mean Detektor Response
Eunction, réviditve MDRF).

igy az lathaté ha kelld pontossaggal felvettiik - kalibracié - az 1. dbran kialakitott rendszer detektor
vélasz fliggvényét, és a rendszer idében invarians, akkor az MDRF alapjan a mért A,B,C jelek
segitségével a y esemény helye megbecsiilhetd, dekdédolhaté. Mivel a korabban emlitett jelatalakitasi
folyamatok kvantum és kvantum-elektromos hatasokon keresztll valésulnak meg, valamint maga a
kalibracié is Poisson eloszlast kdvet a pozicié becslésiink is csak egy bizonyos valészinlséggel
valésithatd meg. Mindezek alatdmasztasaul a 3.sz. abran az MDRF-t az egyes pontokban mért hibaival
egyutt MDRF;* SD; jelenitjik meg.
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4.sz. dbra pedig az A,B,C jelek eloszlasat mutatja (6bit felbontoképességgel) amikor a y sugarforras
a detektor kdzepén van - x=0 pozici6 -. A ysugarzas mint esemény helyének becslését egy kalibralt
rendszer esetén - ismert MDRF - végrehajthatjuk statisztikai médszerekkel (Maximum Likelihood
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ML, Minimum Square Error MSE) modszerekkel, vagy analitikus modszerrel, amelyek kézil ma a
leginkabb hasznalatos a Centroid Method (CT). A statisztikai mddszerek a digitalis jelfeldolgozas
terliletén hasznalatosak, de még mindig csak kutatas alatt vannak. A CT mddszer igen elterjedt,
amely annak is kdszdnhet6, hogy viszonylag egyszerli még un. huzalozott analég elektronikai

eszkdzobkkel is megvalosithaté.

PMT(A,B,CIX) ESEMENYEK AMDLITUDG ELOSZLASA (HISZTOGRAMIA)
A DETENTOR KOZEPEN (x=0 pontban)

D I3 vom

I wN®

( ezer )

Csatorna szam [0....63 6bit felbontasban]

4.3abra

A CT mobdszer lényege, hogy a detektor valasz flggvény azon részét hasznalja ki, ahol a
flggvénynek még kelléen j6 meredeksége van (a zajokat is figyelembe véve kell pozicié informaciot
hordoz, a detektor veégeken fellépd un. plato - telitédési - tartomanyt nem hasznalja) és jo linearizalhato.
Igy a 2. és 3. abra alapjan is lathatd, hogy ez a modszer valamivel tdbb 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 poziciébecslés szempontjabdl hasznalhatatlan, fontos szerepe van viszont a
teljes szcintillacidés fény meghatarozasaban, ami nem mas mint a szcintillacios kristaly altal detektalt y
foton energiajanak becslése. A CT mddszerrel a pozicid meghatarozasa az alabbiak szerint torténik.
Legyenek Wi W, ..W, tetszblegesen vélaszthatd eltéré pozitiv értékek, sulyfaktorok az n db PMT
szamara. Tovabba A, legyen az "i"-k PMT kimend jele. gy a mért A, A, ...A ...A, jelek alapjan egy y
esemeény helye az alabbiak szerint szamithaté a CT alapjan:

X'= (Wi Ay +WoAx+. . +WRAL) / [(W1+Wot . 4+ W) (A +A+.. . Ap)] F.1

azaz egy un. ered6 sulyfaktort szamitunk ki, amelyik aranyos lesz a y esemény helyével.
Ez harom PMT-s esetlinkben ha Wa=1, Wg=2, W¢=3, és az egyes PMT-k kimend 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 rendszerlinket a detekior kbézepére helyezzik és sulyfaktornak
Wia=1, Ws=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+Ws) F.4
W = (WAA+WgB) / (Wa+Wp) F.5
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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 k6zépsé PMT-B szerepe csak a normalizalasban van.
A nevezdben szerepld

E = A+B+C F.7

nem mas mint a szcintillacios kristaly altal detektalt teljes szcintillaciés fénymennyiség, amely a vy foton
energidval aranyos. A 2.sz. dbran az E-vel jel6lt gérbe nem mas mint amit az F.7 egyenlet ad, vagyis a
detektor mentén az energia helyfliggése. Leolvashaté az abrardl, hogy az E(x) flggvény nem nagyon
véltozik, j6 kdzelitéssel allanddnak 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
elérevéalasztott ablakon belll van, akkor megtdrténik a pozicié becslés a detektort kdvetd jelfeldolgozd
egységben, ellenkezé esetben pedig nem. Ekkor csak a kivant energiaju vy fotont érzékeljik, és csak
ennek a pozicié becslése fog megtérténni, minden mas esemény mint zaj kisz{résre kertil.

Az eddig ismertetett modellben azt a feltételezést hasznaltuk ki, hogy a y sugarforras kollimalt a
detektor fellletére meréleges, pontszerli sugarzast emittal, és ezt egy vonal mentén mozgd szerkezet
(scanner) juttatja a kivant pozicioba. Kalibralas esetén ezt kell végrehajtani.

Azt azonban tudjuk, hogy a valésagban egy szabad pontszerl 7y forras gdmbszimmetrikusan
emittalja sugarait. Ezt kell pontszerien leképezni a pozicidé érzékeny detektor fellletére. A leképezést a
detektor feliilete elé helyezett specidlis leképezé egység a KOLLIMATOR valésitia meg, amely a y
fotonok szamara mint egy "lencse" tekinthet6. A kollimator a leképezést a sugarelnyelés alapjan valdsitja
meg. Csak azon vy sugarak jutnak el a detektor fellletére amelyek a kollimator falaval parhuzamosan
érkeznek. Minden egyéb mas sugarakat a kollimator fala elnyel. (5. abra)
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igy az 5. abran felvazolt rendszer egy tetszéleges vonalmenti y sugarzas aktivitas eloszlasat a hely
flggvényében - A vy (x) - a vy foton energiaja szerint szelektalja és detektalja. Felmerdl itt azonban egy
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kérdés, hogy ismert MDRF esetén a pozicio érzékeny detektor milyen valoszinliséggel képes felismerni

Spread Function, PSF) statisztikai kiértékelésébdl kaphatjuk meg.

A "PSF" PONT VALASZ FUGGVENY STATISZTIKAI KIERTEKELESE
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A 6. abra egy ilyen kiértékelés eredményét mutatja, ahol az ismert pontokban mozgatott y forras
pozici6 felismerés valészinliségére vonatkozéan a szo6ras, a félérték szélesség (Full Width and Half Max,
FWHM) a tized érték szélesség (Full Width and Tenth Max, FWTM), valamint a torzitas ker(lt
abrazolasra az egyes helyeken végzett mérések fliggvényében. Minden egyes pontban legalabb 8000
esemény begyd(jtésére ker(lt sor, hogy a Poisson eloszlasbol szarmazé hiba 1 % korili legyen és a kell§
eseményszam biztositsa, hogy a PSF kiértékeléséhez az un. Gauss "harang goérbe" igen j6 kdzelitéssel
alkalmazhato legyen. (A FWHM és a FWTM statisztikai jelentése a detektor egy adott pontjan
- esetlinkben a kdzepén - 7 bit felbontassal a 7. dbran lathato.)

PSF HISTOGRAM ON THE CENTER OF LETECTOR
W({XlA,E,C), where x=0

Number of Cvents
(Thousands)

b

o LR R R s a i ana aaasn  E RRR AR AR R
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7.abra

A 6. abrardl az is jol leolvashatd, hogy az MDRF-b8l becsilt hasznos latomezé - UFOV a 2. dbra
alapjan - statisztikai kiértékelésen keresztll exakt kritériumok alapjan adhaté meg. Az MDRF
meghatarozasa mar egy igen j6 képet ad arrol, hogy mi varhaté a pozicié érzékeny detektortél, amely
azutan kvantitativ aton is meghatarozhaté. A széras, FWHM és FWTM gdrbék menetének egymastdl
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vald eltérése arr6l ad informaciot, hogy a rendszer PSF-je mennyire tér el a harang gorbétél, azaz a
Gauss eloszlas modelljétél.

Az emlitett harom goérbe idedlis esetben csak egy konstans szorzo faktorral térhet el egymastal:

FWHM = (2 \E In2)* (szo6ras) F.8

FWTM = (2 In10)*(szo6ras) F.9

47

Il. Radioaktiv y sugarzo anyaq (2-D) képszeri leképezése az Anger elv alapjan

A radioaktiv y sugarzas pozicio érzékeny és energia szelektiv detektalasanak modszerét ismertik
meg az elézé |. fejezetben. Az ott ismertetett fizikai alapokra épitkezve targyaljuk most a nuklearis
orvosdiagnosztika leghatékonyabb és legelterjetebb képalkoté berendezését az Anger elven miikoédd
gamma kamerat. Ez a berendezés egy adott szerv adott iranyu két dimenziés - 2-D - radioaktivitas
eloszlas vetlileti képét allitja el6. A radioaktivitas térbeli eloszlasanak az alabbiakban ismertetésre kerlld
2-D képalkotd rogzitési mdédszerét a non-invaziv orvosi diagnosztika szamara Hal Anger alkotta meg
els6ként 1956-ban. Ezen Anger rendszerii gamma kamera felépitése, f6bb szerkezeti elemei -
els6sorban a detektor rendszerének kialakitasa, mely mind a mai napig valtozatlan - a 8. és 9. abran
lathato.

A radioaktiv v sugarzé targy - vizsgalt szerv - aktivitas eloszlasi képét a kollimator vetiti a nagy
feliletd Nal(Tl) szcintillaciés egykristalyra (amely lehet kér, hatsz6g vagy négyszdg alaku), amelyre
Uvegablakon és fényvezetén at torténd optikai csatolasokon keresztil illeszkedik a PMT tdmb - szintén
optikailag csatolva - Ugy, hogy a PMT cs6 tipusoktél fliggéen (mely szintén lehet kér, hatszdg, négyszdg
alaku) optimalisan lefedje a szcintillaciés detektor felliletét.

A mai korszer(, altalanos diagnosztikai célokra kész(lt Anger rendszerli gamma kamerak PMT
tdmbje 37+90 db PMT-t tartalmaz a felmerllt gazdasagossagi és technikai igényekidl és lehetéségektdl
figgéen. A PMT-k kimenetei kdzvetlen a PMT-kre szerelt el6erfsiték toltésérzékeny bemenetéhez
csatlakozik. Az el6erdsiték feladata, hogy a PMT-k altal szolgaltatott jeleket (amely t6ltés mennyiség)
feszliltség jelekké alakitsa, és impedanciaba illessze a tovabbi jelfeldolgozas szamara. (A tovabbiakban,
ha a PMT-k altal el@allitott jelekrdl esik sz6, akkor azon mindig mar az el6erfsiték altal kiadott és
impedanciaban illesztett jelek értendék, mert az eléerbsité ezen a funkcionalis szinten a PMT szerves
részének tekintendd).

A PMT-k kimenete a Pozicié & Energia Dekddold egységhez csatlakozik, ahol az egyes nuklearis

esemeények pozicié szerinti dekodolasa - X koordinata jel, Y koordinata jel - a CT modszer szerint térténik
(lasd el6z6 |. fejezet, és 10. &bra)
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Ezzel parhuzamosan az E energiajel analizise is megtorténik a Pulzus Magassag Analizator egységen
belll. Gyakorlatilag ez nem mas mint egy differencial diszkriminator, amely akkor ad ki logikai jelet ha az
E energiajel csucsérteke egy elérevalasztott ablakon beldl van. Ha ez a feltétel teljesul, akkor a Pulzus
Magassag Analizator egység inditja a Trigger Aramkdrt, melynek Z kimend jele engedélyezni fogja az X-
koordinata és Y-koordinata értékétdl fliggéen az oszcilloszkdp ernydjen a y esemény pozicidjanak
megfelelé pontban t6rténd felvillandsat (10. abra).

Ha az oszcilloszkép ernydje elé polaroid kamerat vagy rongten filmet helyezink és a
fényfelvillandsokat elegendéen hosszu ideig gyUjtjuk, akkor a fényképen vagy a rontgen filmen a vizsgalt
szerv aktivitds eloszlas képe all eld. A kép tehat a detektalt események hely szerint t6rténd felvillandsok
alapjan keletkezik, mely felvillanasokat elegendéen hosszu ideig kell az alkalmazott fototechnikai
anyagon gyujteni. A Trigger Aramkdr gondoskodik arrol, hogy id6ben még egy esemény feldolgozasa
meg nem tértént, addig Ujabb esemény feldolgozasat - pozicié és energia dekddolaséat - a rendszer nem
engedélyezi. |d6ben természetesen ez veszteséget, holt idét okoz s igy bizonyos informacié veszteség
is keletkezik. A mai korszer kamerak esetén a holt id6 nem hosszabb, mint 5 usec, de mar léteznek 2
usec sebességl berendezések is. Ez elegendben gyors jelfeldolgozas - figyelembe véve a folyamat
véletlen jellegét is - mert a klinikai gyakorlatban az esetek nagy részében alig fordul el6 50000 imp/sec +
100000 imp/sec kordli impulzus gyakorisag (impulse rate), mely az emlitett holtidé mellett csak minimalis
veszteséget jelent.

X koordinata jel

Y koordinata jel :7a Szintillacios kép
| Y megjelenits egység
nil (oszcilloszkdp)

|,

TRIGGER

ARAMKOR

PULZUS MAGASSAG
ANALIZATOR
f E-PULSE

[ POZICI6 & ENERGIA DEKéDOdel

[ltj‘t!lfllT 1k]

PMT TOMB ELRENDEZES

NaI (TR)CRYSTAL

T COLLIMATOR

\ VIZSGALANDO SZERV

10.abra

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

1., A radioaktiv sugarzé anyag aktivitas eloszlasat egy 2-D pozicidérzékeny és energiaszeleketiv
detektor fellletére vetiti a detektor sugarzas feldli felllete elé helyezett kollimator.
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2., A 2-D pozici6érzékeny és energiaszelektiv detektor egy nagyfellleti Nal(Tl) szcintillaciés
egykristalybdl  all, melyhez optikailag csatolt PMT témb illeszkedik Ggy, hogy a PMT témb
optimalisan lefedje a szcintillaciés detektor felliletét.

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

4., Egy zajtdl eltér6 esemény feldolgozasa alatt érkezd Gjabb esemény feldolgozasa mindaddig nem
kezddédik el még a folyamatban lévé esemény feldolgozasa be nem fejez6dott.

II.1. A CT alkalmazasa 2-D pozicio érzékeny detektor esetén (Anger kamera

Az aldbbiakban bemutatjuk, hogy az el6z6 |. fejezetben egy 1-D pozicid érzékeny detektor modellre
ismertetett CT analitikus pozicid becslé algoritmus hogyan alkalmazhaté 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 torténik. Jelblie a +x irany
pozicié becslésében részt vevé PMT-k kimend jeleit

az A'y= (A%, A"y, ...A"m) halmaz, és a megfeleld jelekhez tartozd egyes sulyfaktorokat
W+1><= W+2x; ---W+m><-
Ehhez teljesen analég modon a tébbi iranyokra:
-xirany: A= (A4, Ao, Asm); Wiy, Wine Wi
+y irény: A+y = (A+y1, A+ym1 ---A+ym); W+1y, W+2y, ...W+my
-yirany: Ay = (Ayr, Ay, Aym)s Wy, Wy, Wi,

Az F.4 és F.5 formula segitségével az egyes irdnyokra vonatkoz6 pozicié becslés az A*y, A, A*y, A’y
PMT részhalmazok alapjan eképp irhatok fel:

W, = B (Wi AY) /(B W) F.10
Wiy =Z 1 (WixAy) / (E"x W) Fi

W, = 7 (W A /(57 W) F.12
Wy = 2% (Wi Ay) / (Z"e W) F.13

A korabbiakbo6l mar ismert, hogy az 6sszes PMT altal begydijtétt szcintillacios fénymennyiség, mely a
detektalt y foton energiajaval aranyos, az az 6sszes PMT jel algebrai 6sszegzésével (F.7 formula)
kaphaté meg:

E=X"A F.14
ahol A=A%UA" U Ay U Ay= (A, As... 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 becsilt X, Y hely koordinata:

X = (W' - W) /E F.16
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Y = (W', - W) /E F.17

Az F6., F.16, és F.17 formulakban az E energia jellel térténé normalizalas fizikai tartamat, annak a
képalkotasra térténd kihatasat a kdvetkezdk szerint értelmezhetjik. Az mar ismert, hogy a szcintillaciés
detektor energia fliggé jelet szolgaltat, igy a W'y, W', és W', W', értékek nemcsak a pozicié informacict,
hanem energia informaciét is magukban hordoznak. A W *, W', és W, W’ Aaltal becsilt pozicié
csak egy adott és ismert y foton energia esetén igaz. Ahhoz, hogy energiatdl fiiggetlen X,Y valédi pozicié
informacioét kapjuk az F.6, F.16 és F.17 formulak szerint az E értékkel vald osztast - normalizalast - el
kell végezni. Ez fizikailag azt is jelenti, hogy az igy kapott pozicié informacio - kép méret - egy adott
detektorra a 60 keV < E v < 600 keV vy foton energia tartoméanyban energia flggetlen - azaz izotop
flggetlen - lesz a megfeleld energia ablak kivalasztdsa utan. Ennek alapvet6 feltétele, hogy az E(X,Y)
energia fuggvény a detektor felllete mentén az alkalmazott y energia tartomanyon belll a hely
flliggvényében konstansnak legyen tekinthetd (lasd. Anger kamera elv 3. kritérium).

1.2. Az Anger kamerakban alkalmazott korrekciok

Az el6zbekben ismertetett algoritmusok és kritériumok idedlis detektor valasz fliggvényt - MDRF-t - és
idealis jelatalakitasti folyamatokat tételezett fel. A valésagnak ez egy j6 modellje a nuklearis képalkotas
elvi alapjainak megértése céljabodl, de a jobb mindségl kép érdekében bizonyos korrekcidkat végre kell
hajtani az X,Y koordinata jeleken és az E energia jelen. Térjink vissza egy gondolat erejéig a kiindulasi
1-D modelliinkhéz (1. abra, 2. abra, 3. dbra). Mar innen is leolvashaté, hogy az UFQOV-val jelzett
tartomanyban az MDRF val6jaban nem linearis 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(TI)
szcintillacios kristaly fellleti megmunkalasaval, a kristaly vastagsaga és az Uvegablak + fényvezetd
vastagsag aranyanak valtoztatdsaval lehet javitani az MDRF linearitdsan és az energia flggvény
egyenletességén, de csak sz(ik korlatokon belll, és ez is sok, id6igényes, kdltséges, és alapos kutato-
fejlesztd munkaval érheté el - detektor rendszer optimalizalasa -. A masik Gt amikor mar egy
kompromisszumok aran sok szempontbdél megfeleld, altalanos céllu kialakitott detektor rendszert
tekintlink, amelyet megfelelé algoritmusok alapjan kalibralunk, majd megmérjik a vart "idedlistol" vald
eltérés eredményét. Az eltérést elektronikus Uton eltaroljuk, és ezt mint korrekcios értéket felhasznalva
elektronikusan "real time" moddon kiilénb6z6 korrekcidékat hajtunk végre a koordinata jeleken és az
energia jelen. Az Anger rendszerii kameraban az aldbbi harom alapveté real time korrekcidkat hajtjuk
végre a képalkotas javitasa céljabol:

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

Az energia korrekcidval a detektor fellilete mentén az E(x,y) energia figgvény allandésagat, s annak
egyenletlenségét szeretnénk biztositani minél nagyobb pontossaggal. Az energia ingadozas
helyfliggvényét egy matrixba (64*64*-es # 6 bit felbontas, vagy 128*128-as # 7 bit felbontas) taroljuk
digitalisan amellyel a beérkezé energia jelet analég vagy digitalis Gton médositjuk attél fliggéen, hogy
analdg rendszeri kamerardél vagy digitalis kamerakroél van szé.

A linearitas korrekciéval az MDRF-b6l ered6 a leképezésre is kihaté non-linearitas korrigalhaté. Ez
analog kamerak esetén huzalozottan egy ellendllas-potenciométer haloval valésithaté meg, ahol a CT
algoritmus is analég aramkéri szamitas Gtjan toérténik. Igen hosszadalmas rekurziv hangolast igényld
eljaras. Digitalis kamerak esetén analég modon egy un. durva eléhangolas szikséges amit mar egy
ezutan felvett 128*128-as vagy 256*256-0s (# 8 bit felbontasl) linearitds korrekcidé matrix segitségével
finomithato.

A homogenitds korrekcidval azt mérjik, hogy a detektorrendszeriink egy adott Ay(x,y)=const.
sugérforrast az elébb emlitett korrekcidk utan - energia, linearitas - milyen homogén médon képezi le. Az
inhomogenitds digitalisan matrixoan 64*64-es, vagy 128*128-as) taroljuk el, amelyet azutan real time
maoédon felhasznalunk a kép korrekcidjara.
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Analég kamerak esetén a homogenitas korrekcié a Z trigger jel engedélyezés modositasaval kvazi
analdg modon térténik, még digitalis kamerak esetén ez szamitastechnikai miveletek, operaciok
eredményeként valdsul meg.

Analég gamma kamerak esetén tehat az energia korrekcié és a homogenitas korrekcié hibrid - analég
és digitalis milveletek - sorozataként hajtddik végre, mig a linearitas korrekcié analég miveletek
eredményeként all el6. Digitalis kamerak esetén minden korrekcié digitalisan, szamitastechnikai
eljarasok alkalmazasaval real time médon valésul meg. Kilénésen a digitdlis kamerak esetén a
kildnbdz8 korrekciok felvételi és alkalmazasi sorrendje kétott, fel nem cserélhetd.

I. Energia korrekcio —lI. Linearitas korrekcié — Ill. Homogenitas korrekcid

Analdg kamerak esetén az I. és Il. felcserélhet6 a rekurziv médon térténé finomhangolas végett.

A tovébbiakban példaként néhany eredményt mutatunk be a gamma kamerak technikai, leképezési
parameétereinek ellendrzése céljdbol a korrekcio alkalmazasaval. A 11. dbra egy kerek detektoros 37 PMT-t
tartalmazo digitélis gamma kamera linearitdsat mutatja be a leképezett pontvalasz fliggvényeken keresztul.
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11. abra 12. abra
e

=15
FLOOD FIELD UWIFORMITY

Frame =ize: Ed
Center: « 31.58, 31.358>

Eadiu=s Counts Mean Integ., Differ.
Liniformi tw
UFOY  27.58 9935464 42573 2.32 1.55

CFOY 268.73 5769116 4255 2.32 1.56

13. abra
A 12. dbra ugyanezen kamera detektoranak "intrinsic" felbonté képesség és linearitas tesztjét mutatja
az un. 6 szegmenses Bar-Phantom segitségével. A legfinomabb szegmens 1,8 mm felbontast, majd
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rendre névekvé 2,1 mm, 2,4 mm, 3,5 mm ... stb felbontast jelentenek. A 13. abra pedig a detektor
"intrinsic" homogenitas vizsgalat eredményét mutatiaa NEMA norma kdévetelményeivel 6sszhangban.

Okoz-e jarulékos veszteséget a korrekcié alkalmazasa? A valasz: igen, de nem tul sokat. 10 % - 15
%-nal tobb jarulékos veszteség nem keletkezhet sem az analdg, sem a digitélis jelfeldolgozasi rendszeri
kamerdak esetén, ha a sziikséges korrekciok el6tti eléhangolasokat gondosan elvégezték.

Az Anger rendszerli gamma kamerak minéségének javitdsahoz alapvetéen mind a detektorrendszer
optimalizalasa, mind az alkalmazott korrekcidk finomitasa egyarant hozzajarul. A detektorrendszer
optimalizalasa mint mar korabban emlitettiik Iényegesen hosszabb és kéltségesebb munkat igényel mint
a kilénféle méréstechnikai vagy szamitastechnikai korrekciés algoritmusok kidolgozasa a mar meglévé
detektorrendszerre.

lll._A digitalis képréqzités és képfeldolqozas alapja

Mint azt az el6z6 fejezetbdl lattuk az Anger kamera az X,Y pozicid jeleket a Z jellel triggelve jeleniti
meg pozicié helyesen az oszcilloszkép erenyéjén a 2-D pozicid érzékeny és energia szelektiv detektor
altal detektalt y eseményeket (10. abra)

A vizsgalt objektum aktivitas eloszlas képe, a y események az oszcilloszkdp ernydjén térténd idézitett
felvillanasok sokasagabdl all elé az alkalmazott fototechnikai anyagon. A cél, hogy az elrendezésre alld
X,Y analdg jelekbdl a Z trigger jellel Gtemezve az analég képrogzitéssel egyidejlileg digitalis képet is
eléallitsunk a tovabbi mar digitalis Gton térténd képelemzés, kép kiértékelés szamara. A digitalis
képalkotas soran az X,Y jelek azonos rendl digitalizalasa soran a kép un. elemi négyzet alaku
képkockakbol all 6ssze. Ezen elemi képkockakat pixel-nek nevezzik, melynek finomsaga a digitalizalas
rendjétdl (bit szamatol) fligg (14. abra).

Vizsgalt szerv X
Nukledris Kép
Radioaktiv Y Digitalizald
sugarz6 targy Z Egység
A
pixel Digitalis kép
Analdg kép képernydje
( a kamera oszcilloszkdp
ernydjérdl az alkalmazott A digitdlis kép diszkrét elemi
fototechnikai anyagra mint egységekbol (pixel) épil fel,
pl. rontgen film, Polaroid...stb.) amelyek az adott helyekhez
tartozd képpontokban az infor-
macidt hordozziak.
14 .&bra

Az elkdvetkezendbkben azt vizsgéljuk meg, hogyan feleltetheté meg egy digitalis képpont, pixel a vy
esemeény helyének. A kép digitalizdldas menetét a 15. dbra alapjan kdvethetjik végig. Az Anger
rendszeri gamma kamera az analég megjelenité egységét vezérl6 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 fogadd dramkdrdk utan mintavételezve (Sample & Hold S/H)
majd ezt kdvetden analdg-digitdl konverzién (ADC) keresztll binaris kodda lesznek atalakitva. Ha az
alkalmazott ADC N bites, akkor a koordinatékat a jelenként N bitbdl all6 binaris adatokat egy legalabb
2N bit hosszUsagu regiszterbe kell atirni. A 2N hosszUsagu regiszter tartalmat az Interface Vezérld
Egység FRAME parancs esetén cimnek tekinti és a digitalizalast végrehajto egységhez tartozé specialis
un. BUFFER MEMORIA-val a kévetkez6 mivelet sort hajtja végre:

l. BUFFER MEMORY:=0 /*A telies BUFFER MEMORIA nullazasa*/
Il. <BUFF.MEM.CIM >:= <BUFF.MEM.CIM > +1  /*MCA alapegyenlet*/ F.18
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[ll. Folyamat
IV. Felvett FRAME-k archivéalasa

M
i | ‘ <ADDR> : =<ADDR>+1
n ... Specidlis BUFFER MEMORIA ... MCA alap-
. | | (KEP MEMORIA) egyenlete
lszd=2byte
02 A 2N
00 .o.v... D..7| IS 2 -1
00 D
00 R

Interface Vezérld
Egység

Timer o Ny ECG [_—
Trigger-\\‘

2*N bit Address register

"N" bit "N" bit

X - Y
( S/H & ADC ) ( S/H & ADC )

‘tﬁx‘ Y,___'f

Anger rendszeru| JL l b4
Gamma Kamera szinkron jel

15.abra

Az itt haszndlt <AD> szimbdlum az AD cimen lévé tartalmat jelenti. Esetinkben a <BUFF.MEM.CIM>
nem mas mint a 2N bit hosszusagu regiszter altal megcimzett memodria tartalma, azaz a koordinata jelek
altal megcimzett memdria rekesz tartalma. Igy példaul minél nagyobb gyakorisaggal fordul el6 egy X, Y;,
koordinata, akkor az ahhoz tartoz6 memoria rekesz tartalma annal tobbszor fog névekedni 1-el, azaz
memoéria rekesz tartalma anndl tébb lesz. Igy képezdédik le az MCA (Multi Channel Analyzer)
alapegyenlete F.18 alapjan a mért radioaktiv anyag aktivitds eloszldsa memdria rekesz tartalom
eloszlassa, amelyet FRAME képnek neveziink. A keletkezett FRAME kép matrix mérete (2"+2").

Ezt a képet egy video vezérld egység kézvetlenil a képfeldolgozd képerny6jén mar pozicié helyesen
meg tudja jeleniteni. Az lathaté a 15. abra alapjan is, hogy a FRAME képbegydjtésre szolgalé specialis
BUFFER MEMORIA mérete nem lehet 2*"-nél kisebb méretli. Ha a memoéria sz6 szervezési, akkor a
meméria nem tartalmazhat kevesebb mint 22" szdm. meméria sz6t - 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 kér alaku detektor atmérdje, N pedig a digitalizalas foka.

Szdgletes detektor esetén, ahol altalaban az Xqq # Yo, KOIGn pixel méretrél beszélink az x és y
irdnyban ugyanazon digitalizalasi fok mellett.

PS, = Xyq. /2" F.20
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PS, = Yoq /2" F.21

Igen szoros fizikai kapcsolat van a digitalis képfeldolgozas esetén a detektor felbonté 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 adadik, hogy az optimalis pixel
méret és a detektor felbontdéképessége kdzott az alabbi 6sszefliggés van:

PSept = FWHM/3 F.22

Ha ennél Iényegesen nagyobb pixel méretet hasznalunk, akkor veszitink a térbeli
felbontoképességbdl a digitalizalas soran. Ha lényegesen kisebb pixel méretet valasztunk mint az
optimalis, akkor sem lesziink képesek az FWHM-nél jobb felbontést elérni, legfeljebb tetszetésebbnek
latsz6 kép kaphaté ha a zaj viszonyok ezt lehet6vé teszik.

A masik kilondsen kutatasi és egyedi célokra hasznalt felvételi moéd a LIST. Ekkor a LIST jel
aktivizalja az Interface Vezérld Egységet, melynek hatasara a kévetkezd adatstruktara all elé a BUFFER
MEMORIA-ban. A begyjtés indulasa elétt a BUFFER MEMORIA teljes tertlete nullabdl indul.

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 Xk

T Yk

2N_4 ECG X3
2N T Y

Ekkor a memdriaba tulajdonképpen egy lista keletkezik az egyes beérkezd koordinatékrol az idd
megszakitas " t " bejegyzéssel, és ha hasznéljuk az EKG kapuzast, akkor az ECG bejegyzéssel is. Ha a
BUFFER tartalma megfelelt, akkor azt nagyon gyorsan elmentjik, majd nullazzuk és kezdddik az Gjabb
blokk begydijtése. Ezen begyiijtési méd hatranya, hogy rendkivil nagy a hattér memaria igénnye. Nagy
elénye viszont, hogy a képrekonstrukcié begy(ijtés befejezése utan aképalkotas kilénbdzd kritériumok
alapjan val6sithaté meg. Ha az egyik eljaras valami oknal fogva nem véltja be a hozz4 flzott reményeket
kezdédhet egy méasik médszer eldlrél mintha mi sem tértént volna.

Az a 15. abrabdl leolvashato, hogy mind a LIST mdd, mind a FRAME maod ltemezését a Z trigger jel
végzi. A digitalis képrogzités nagy elénye abbol adodik, hogy a felvétel befejezése utan kilénbdzé
feldolgoz6 algoritmusokkal képrészlet kiemelések, zaj szlrések (hattérlevonas, simitas,) kilonféle
nagyitasok... stb hajthatok végre, s ha valamelyik mivelet nem a vart eredményt adja, akkor Ujra
kezd6dhet az egész feldolgozasi folyamat. A legnagyobb hatékonysaga ennek a technikanak a
biokémiai folyamatok dinamikgjanak nyomon kévetése, s annak kvantitativ kiértékelésében rejlik. A ROI
(Region of Interest) alkalmazéséaval kijel6lheté a képen az a részlet, melynek aktivitas id6 fliggvénye az
alkalmazott szervszelektiv radioaktiv anyag szempontjabdl érdekes. A lejatszddé biokémiai folyamat idé
flggvénye kvantitativ kiértékeléssel adhatdé meg. Alapvetden a kulénb6zé szervek funkcionalis mikddése
ertékelhetd ki kilonbdzé kvantitativ feldolgozé algoritmusok alapjan.

Az elkdvetkez6kben néhany vizsgalaton keresztlil mutatjuk be a nuklearis orvosdiagnosztikai

képalkotasban a kvantitativ kiértékelés jelentéségét. A 16. dbra egy EKG kapuzott szivvizsgalat teljes
kvantitativ és kvalitativ kiértékelését mutatja be a sziv periddikus megkdzelitési mikddési modellje
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alapjan. A 17. abra egy dinamikus vese funkci6 vizsgalat eredményét jeleniti meg az id6 fliggvényében.
A 18. abran pedig onkoldgiai szempontbdl fontos csont metastasis vizsgalat képi eredménye lathaté.
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18. dbra

IV. A SPECT (Single Photon Emission Comuter Tomograph) mint 3-D emisszios képrogzités alapja

A valésagos klinikai gyakorlatban egy vizsgalt szerven belll (mint pl. agy, maj, sziv...) nemcsak
funkcionalis defektusokat kell detektalni, hanem azok szerven bellli térbeli helyzetliiket és méretiket.
A feladat tehat nem mas mint a vizsgaland6 szerv mint térbeli y sugarzé objektum 3-D leképezésének
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megvalésitdsa. Ennek technikai megoldasa az orvosdiagnosztika legkorszer(ibb vizsgalé eljaras
alapelvén az un. szamitogépes tomogréafian (Computer Tomography) alapul. A 3-D régzitendd y sugérz6
targyrdl - amely a péciens valamely vizsgalandoé testrésze - kildnbdzd irdnyokbdl 2-D emisszios vetlleti
képeket (szcintigramokat) készitlink, és rogzitiink (19. abra). Ezen vetlleti képekbdl all6 adathalmaz a
harom dimenzids képalkotas kiindul6 pontja. A megfeleld szamu - sz6gl - vetlleti képek halmazabdl az
un. rekonstrukcios algoritmussal a vetileti képekre meréleges sikra (transversal plame) keresztmetszeti
képek allithaték el6. A rekonstrukcids eljards tisztan matematikai modelleken keresztil matematikai
problémaként kezelheté. Tekintsik ehhez a 20. abran lathaté modellt, ahol az (x,y,z) koordinata
rendszerben z=f(x,y) kétvaltozas fliggvénnyel leirt térbeli alakzat egy v sz6gil vetllete lathato. A g(s,v)
mint az f(x,y) v szdgl vetlleti fliggvénye, az f(x,y) fuggvény v sz6gl egyenesek menti vonalintegralja all
eld.

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

€S -oo<S<oo; 0<V <TT

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

a(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 rekonstrukciés
probléma pusztan matematikai oldalrol eképp fogalmazhaté meg:

A g(s,v) figgvény ismeretében rekonstrudljunk egy olyan z=f(x,y) fliggvényt,
amelynek v szdgl vetllete a 0<v<m intervallumon épp maga a g(s,v) fuggvény.

A Radon transzformécié adjungalt transzformaltja a g(s,v) fliggvényt, amely a -co<s<eo; 0<v<n halmazon
értelmezett atviszi a -co<x<eo; -co<y<oo; halmazon értelmezett fliggvénybe:

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

A F.26-ban az adjungalt Radon transzformacio altal kapott fliggvény jelentése nem mas mint az egyes v
sz6gekhez tartozé g(s,v) fliggvénynek az

S = X COSV + Y sinv F.26

egyenesek mentén valé visszavetitéseinek szuperponaltja. A B transzformaciot visszavetitési
transzformacionak LSBP-nek (Linear Superposition of Backprojection) nevezzlk.

A 21. abra egy g(s,v) fliggvény visszavetitését illusztralja harom széghelyzetre vonatkozo6an.
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A 22. abra egy pontforrast mint harom dimenziés targyat szemléltet, ahogy a visszavetités
eredményét mutatja 3 szégben és ennél Iényegesen tébb szdgben térténd LSBP eredményeként. Az
leolvashatd az abrardl, hogy a nézetek szamanak névelésével az LSBP javitja a tomograf hatast, de a
képelmosddast egy bizonyos szint ald nem lehet csokkenteni. Még végtelen szamu nézet esetén is a kép
elmosodott lesz. Ezt a képpont elmosodasi jelenséget a rendszer pont valasz fliggvényével - PSF - (lasd
. fejezet) lehet jél jellemezni.
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3 Dimenzids
sugarzo targy
(pont forras)

vetilet 1.

_ LSBP 3 vetitiletbsl

LSBP tdbb vetliletbdl

22 . abra

Az elmosddas mértéke 1/r-el aranyos, ahol r a ponforrastol mért tavolsag (23. dbra). Az elmosédast is
figyelembe véve matematikailag az alabbi 6sszefliggés all fenn:

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

ahola * a konvolucié miveletét jelenti

"1/r" Képelmosddas

Image Values

23.abra
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Az elkbvetkez8kben a kdnnyebb érthetéség kedvéért formalis matematikai miveletek sorozatan
keresztlil mutatjuk meg hogyan lehet az LSBPI képbdl a Tl valés képet rekonstrudlni a rendszerre
jellemzé képelmosddasi faktor figyelembe vételével.

Vegylk az F.28 egyenlet mindkét oldalanak Fourier transzformaltjat!

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

Az 1/r képelmosddasra jellemzé faktor Fourier transzformaltja nem mas mint a térfrekvencia.
Ay =1k F.32
igy fA{Tl} = vf{LSBPI} F.33

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

Tl= f7 {v}* LSBPI=h* LSBP!I F.34
ahola £ {v}=h F.35

konvoluciés tagot szlrétényezének nevezzik.

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

A SPECT technikaban jelenleg az LSFBP képrekonstrukcios modszer az, amely legelterjetebben
hasznalatos. A képminéség javitasan figyelembe véve a teljes rendszerben és az adatfelviteli technikabol
ered6 zajokat, és torzitasokat a szlr6flggvény kialakitadsaval igen sokat lehet javitani. Kilon kutatasi és
fejlesztési munkat jelent még napjainkban is egy adott SPECT rendszerre optimalis szervorientalt
sz(réfliggvény megalkotasa.

Minden végleges szlréfiggvénynek tartalmaznia kell az idedlis esethez tartozé legegyszeriibb
szlréfliggvényt, amely csak a PSF elmosoddast veszi figyelembe az un. RAMP FILTER komponenst,
amelynek frekvencia menete a 24. abran lathat6. A 25. &bra egy pontszerl aktivitds 3-D térbeli
leképezését, valamint annak rekonstrukciéjat mutatjia az LSBP és LSFBP algoritmusokon keresztil
idedlis - RAMP FILTER - szlr6fliggvény valasztassal.

Végll néhany tipikus SPECT vizsgalat eredményét mutatjuk be a 26., 27., 28. abrakon. A 26. abran
egy agy terheléses+nyugalmi vizsgalat eredménye lathatd mind a harom f& metszeti iranybdl
(transversal, frontal, sagittal). A 27. arban egy terheléses+nyugalmi szivizom SPECT vizsgdlat
eredmeénye lathat6 a szivre vonatkoz6 harom f6 iranyra. A 28. abra egy EKG kapuzott sziv SPECT
vizsgalat funkcionalis parametrikus képét jeleniti meg 3-D formaban. Erdekesség, hogy ez a funkcionalis
kép 5 dimenzids informaciot tartalmaz - a harom helykoordinata, a fazis kép és az amplitudd kép -.
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