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(54) Verfahren zum Abgleich von mit unterschiedlichen Systemen, z.B. Tomografen, aufgenommenen

Bilddaten.

(57) Die Positronen-Emissions-Tomographie, gegebenenfalls in
Kombination mit Computer-Tomographie, erlaubt neben der me-
dizinisch diagnostischen Bildgebung die quantitative Bestim-
mung verschiedener Parameter. Quantitative Messungen unter
Verwendung von Tomographen zeigen eine starke und unver-
meidliche Abhangigkeit von den Abbildungseigenschaften des
jeweiligen Tomographen, was eine quantitative Bewertung der
Ergebnisse erschwert. Dies betrifft insbesondere multi-zentri-
sche medizinische Studien, welche eine quantitative Vergleich-
barkeit der von den teilnehmenden Zentren gemessenen Daten
zwingend voraussetzen.

Die hier beanspruchten Verfahren umfassen die Definiti-
on eines virtuellen Tomographen mit festgelegten Abbildungs-
eigenschaften. Die beanspruchten Verfahren umfassen weiter
eine Bestimmung der Abbildungseigenschaften unterschiedli-
cher Tomographen ausgehend von geeigneten Referenzmes-
sungen und gegebenenfalls unter Verwendung eines Eichphan-
toms. Ausgehend von der Definition des virtuellen Tomogra-
phen sowie der Bestimmung der Abbildungseigenschaften un-
terschiedlicher Tomographen erlauben die erfindungsgemassen
Verfahren dann eine Umrechnung und in der Folge einheitli-
che und quantitativ vergleichbare Darstellung der von den unter-
schiedlichen Tomographen oder Systemen aufgenommen Bild-
daten so, als wéaren alle Messungen gleichermassen durch das
virtuelle System erfolgt. Das erfindungsgeméasse Verfahren un-

terstltzt damit die quantitative Auswertung von Bilddaten in mul-
ti-zentrischen Studien.
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Beschreibung

Kontext der Erfindung und Problemstellung

[0001] Die Positronen-Emissions-Tomographie (PET), gegebenenfalls in Kombination mit Computer-Tomographie (PET/
CT), erlaubt neben der medizinisch diagnostischen Bildgebung prinzipiell auch die quantitative Bestimmung verschiedener
Parameter. Voraussetzungen fir derartige quantitative Messungen am Patienten sind die strikte Einhaltung standardisier-
ter Untersuchungsprotokolle sowie eine Eichung bzw. ein Abgleich der verwendeten Tomographen.

Insbesondere im Kontext multi zentrischer medizinischer Studien werden derzeit die Anforderungen an einheitliche Unter-
suchungsprotokolle, an den Abgleich der Tomographen und an die Methoden zur Bestimmung quantitativer Werte intensiv
diskutiert [WAHLO09], [BOELO09], [BOEL09b], [DELBO06], [SHYA08], [SCHE09].

[0002] Quantitative Messungen unter Verwendung von Tomographen zeigen jedoch eine starke und unvermeidliche Ab-
hangigkeit von den Abbildungseigenschaften des jeweiligen Tomographen, insbesondere der raumlichen Transferfunktion
(Point Spread Function, PSF), welche sich von Tomograph zu Tomograph unterscheidet. Selbst bei ansonsten geeichten
Tomographen oder geeichten anderen medizinischen bildgebenden Geraten wird infolge der unterschiedlichen Transfer-
funktionen eine quantitative Bewertung erschwert. Dies betrifft insbesondere multi-zentrische medizinische Studien, wel-
che eine quantitative Vergleichbarkeit der von den teilnehmenden Zentren gemessenen Daten zwingend voraussetzen.

[0003] Das im Kontext der Positronen Emissions Tomographie am Haufigsten verwendete quantitative Mass fur die in ei-
nem Gewebe gemessenen Aktivitat ist der «Standardized Uptake Value» (SUV) in unterschiedlichen Varianten [BOELQ9].
Es wurde gezeigt, dass die Bestimmung eines SUV mit grosser Wiederholgenauigkeit durchgefiihrt werden kann, wenn
ein strikt definiertes Untersuchungsprotokoll eingehalten wird und jeweils derselbe Tomograph verwendet wird.

Gerade diese Messungen fallen jedoch gegebenenfalls sehr unterschiedlich aus, wenn unterschiedliche Tomographen
verwendet werden, und zwar auch dann, wenn die Geréate geeicht sind. Ursache ist vor allem der Partial Volumen Effekt
(PVE), der bewirkt, dass die Aktivitéat kleinerer Objekte systematisch unterschatzt wird. Dieser Effekt steht in engem Zu-
sammenhang mit der rdumlichen Transferfunktion des jeweiligen Tomographen. Neben der durch die Halbwertbreite der
Transferfunktion bestimmten rdumlichen Auflésung spielt hier insbesondere auch die genaue Form der Transferfunktion
eine Rolle.

[0004] Unterschiedliche Tomographen kénnen somit selbst bei gleicher raumlicher Auflésung sehr unterschiedliche Par-
tial Volumen Effekte (PVE) zeigen. Es wurden unterschiedliche Methoden vorgeschlagen, um den Einfluss des PVE auf
quantitative Messungen insbesondere Messungen des SUV zu minimieren [KEYE95] [STRA91] [BOEL03] [WESTO06] [SO-
REO7].

[0005] Mit Hilfe dieser oft aufwandigen Methoden, gegebenenfalls unter Verwendung unabhéngiger Messungen zur Be-
stimmung des Volumens eines Objektes, gelingt es zwar die Genauigkeit der Messungen zu erhéhen oder den verflgba-
ren Messbereich zu kleineren Objekten hin auszudehnen, die Ergebnisse bleiben aber trotzdem abhangig vom jeweils
verwendeten Tomographen.

Der Nutzen dieser Verfahren im Kontext multi zentrischer Studien bleibt somit sehr begrenzt.

[0006] Im Kontext von quantitativen PET Untersuchungen, insbesondere solchen, die mehrfach Uber einen langeren Zeit-
raum oder an verschiedenen Orten durchgefiihrt werden missen, ware ein standardisierter Tomograph erforderlich, wel-
cher jederzeit und Uberall reproduzierbare Messungen liefern kénnte.

Ein derartiges standardisiertes PET System steht leider nicht zur Verfugung, einerseits in Folge der Vielzahl verfugbarer
unterschiedlicher Systeme verschiedener Hersteller andererseits in Folge der standigen technischen Weiterentwicklung
der Systeme und den dadurch bedingten standigen Wechsel der Geréate.

Zielsetzung der Erfindung und Lésung

[0007] Der wesentliche Aspekt quantitativer Messungen ist die Méglichkeit, Messungen miteinander zu vergleichen. Im
Kontext der PET kann eine Messung des SUV erfolgen als Grundlage einer Therapie-Kontrolle (Vergleich mehrerer Mes-
sungen Uber die Zeit), als Grundlage einer Klassifizierung (Vergleich von Messungen an mehreren Patienten) oder etwa
im Rahmen einer medizinischen Studie (Verlaufskontrolle oder Klassifizierung bei einer Vielzahl von Patienten aus unter-
schiedlichen Gruppen) als Kriterium z.B. fUr die Wirksamkeit eines Medikamentes.

[0008] Wesentlich wichtiger als eine genaue absolute Quantifizierung ist in der Anwendung somit die Wiederholgenauig-
keit und insbesondere die Vergleichbarkeit der Messungen, auch wenn unterschiedliche Tomographen verwendet werden.

[0009] Diese Grundanforderung bedeutet de facto, eine Standardisierung der Tomographen, insbesondere eine einheitli-
che raumliche Transferfunktion fur alle Tomographen.
Ein derartiger Standard-Tomograph ist aus offensichtlichen Griinden in der Realitat nicht verfligbar.

[0010] Ausgangspunkt der Erfindung ist nun die Entwicklung eines Verfahrens, das es, ausgehend von einer genauen
messtechnischen Charakterisierung eines bestimmten Tomographen anhand einer Bestimmung der jeweiligen Transfer-
funktion, erlaubt, die von einem Tomographen aufgenommenen Daten dergestalt umzurechnen, als wéren sie von einem
anderen Tomographen mit bekannter Transferfunktion aufgenommen worden.
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[0011] Dies erlaubt unter bestimmten Umstanden die Definition eines virtuellen Tomographen dergestalt, dass es méglich
wird die von unterschiedlichen realen Tomographen aufgenommenen Bilddatensatze jeweils so umzurechnen, als waren
sie durch den definierten virtuellen Tomographen aufgenommen worden. Nach dieser Umrechnung werden alle von den
unterschiedlichen realen Tomographen aufgenommenen Datensétze direkt quantitativ vergleichbar.

[0012] Die hier beanspruchten Verfahren umfassen die Definition eines standardisierten virtuellen Tomographen bzw.
eines standardisierten virtuellen bildgebenden Systems mit bekannter und festgelegter Transferfunktion als Grundlage
fir den Abgleich unterschiedlicher Positronen-Emissions-Tomographen oder anderer medizinisch bildgebender Systeme.
Die beanspruchten Verfahren umfassen weiter eine Bestimmung der Abbildungseigenschaften unterschiedlicher Tomo-
graphen bzw. bildgebender Systeme ausgehend von geeigneten Referenzmessungen und gegebenenfalls unter Verwen-
dung eines Eichphantoms. Neben besonders glinstigen technischen Ausfiihrungen eines derartigen Eichphantoms be-
schreiben die Anspriche auch Randbedingungen welche bei den Messungen eingehalten werden sollten, insbesondere
mit Blick auf die Linearitat der jeweiligen Messungen.

Ausgehend von der Definition des standardisierten virtuellen Tomographen sowie der Bestimmung der Abbildungseigen-
schaften unterschiedlicher realer Tomographen erlauben die erfindungsgemassen Verfahren dann eine Umrechnung und
in der Folge einheitliche und quantitativ vergleichbare Darstellung der von den unterschiedlichen Tomographen oder Sys-
temen aufgenommen Bilddaten so, als wéren alle Messungen gleichermassen durch das standardisierte virtuelle System
erfolgt.

[0013] Das beanspruchte Verfahren zur Handhabung eines virtuellen Tomographen sieht hierfUr unter anderem die Ver-
wendung mehrerer mathematisch numerischer Operationen vor, insbesondere eine Kombination aus Konvolution und De-
konvolution, die im Folgenden als Transkonvolution bezeichnet wird.

Im Rahmen des beanspruchten Verfahrens wird zunachst der standardisierte virtuelle Tomograph bzw. ein virtuelles bild-
gebendes System durch die Angabe einer geeigneten rdumlichen Transferfunktion definiert und der oder die realen Tomo-
graphen bzw. bildgebenden Systeme durch geeignete Messung der jeweiligen raumlichen Transferfunktion (Point Spread
Function, psf) charakterisiert.

Der als Transkonvolution bezeichnete numerische Prozess kann dargestellt werden als eine Faltung der jeweils gemes-
senen Bilder mit der Inversen der Transferfunktion des jeweils aufnehmenden Tomographen (Dekonvolution) gefolgt von
einer Faltung des Ergebnisses mit der definierten Transferfunktion des virtuellen Tomographen (Konvolution). Dieser Pro-
zess kann dargestellt werden wie folgt

img # pst' # F' (H) = img,,

wobei img fir das vom jeweiligen Tomographen mit der Transferfunktion psf gemessene Bild steht und F'(H) fur die
definierte Transferfunktion des standardisierten virtuellen Tomographen. Letztere wird hier als Fouriertransformierte einer
Aposidationsfunktion H dargestellt. Das Ergebnis ist jeweils ein standardisiertes Bild img, das als Ausgangspunkt fir
normierte bzw. vergleichbare quantitative Bestimmungen dienen kann.

[0014] Indem der virtuelle Tomograph bzw. ein virtuelles bildgebendes System als Standard definiert wird, kann das er-
findungsgemasse Verfahren damit die quantitative Auswertung von Bilddaten in multi-zentrischen Studien wirksam unter-
stutzen.

[0015] Fur die Bestimmung der jeweiligen Transferfunktionen der unterschiedlichen Tomographen werden Referenzmes-
sungen unter Verwendung eines dedizierten Festkdrper-Phantoms vorgeschlagen.

Flr die Handhabung des beanspruchten Verfahrens im Kontext medizinischer bildgebender Systeme, insbesondere
Postironen-Emissions-Tomographen, wird bei unverandertem Aufnahmeprozess die Rekonstruktion und gemeinsame Ver-
waltung von jeweils zwei unterschiedlichen Bilddatenséatzen vorgeschlagen. Ein Datensatz wird rekonstruiert fur eine op-
timale Visualisierung der Bilder, ein zweiter Datensatz wird fir die quantitativen Messungen méglichst linear rekonstruiert.
Dieser zweite Datensatz kann dann ausgehend von der bekannten raumlichen Transferfunktion des jeweiligen Tomogra-
phen mit Hilfe einer numerischen Transkonvolution so umgerechnet werden, als wéare die Aufnahme durch das standardi-
sierte virtuelle System erfolgt. Quantitative Messungen ausgehend von dem in dieser Form standardisierte Datensatz sind
dann normiert und mit entsprechenden anderen normierten Messungen vergleichbar.

[0016] Der hauptsachliche Zweck der Verfahren besteht in der Verbesserung der Aussagefahigkeit klinischer Studien und
insbesondere in der Unterstiitzung und Verbesserung multi zentrischer klinischer Studien.

[0017] Neben einer Anwendung im Bereich der Postironen-Emissions-Tomographie kann das Verfahren auch bei anderen
komplexen bildgebenden Techniken eingesetzt werden, etwa anderen Tomographen, Ultraschall-Bildgebung oder scan-
nenden Verfahren wie der konfokalen Mikroskopie.

Relevante Aspekte der Bildgebung und Bildbearbeitung

[0018] Ausgehend von den physikalischen Eigenschaften von Licht, insbesondere der Ausbreitung von Licht in Form einer
elektromagnetischen Well, sind numerische Methoden im Fourierraum und deren Anwendung in der Bildgebung sehr
gut verstanden. Die resultierenden Verfahren wie Wiener Dekonvolution oder iterative Dekonvolution anhand statistischer
Kriterien sind in verschiedensten Bereichen der Bildgebung oder Spektroskopie etabliert.
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Die Bedeutung von stationdren oder nicht stationéren raumlichen Transferfunktionen (Point Spread Function, PSF) und
physikalischen Grenzen der Auflésung oder der Bildqualitat in Folge von stationdrem oder nicht stationdrem Photonen-
Rauschen ist genau definiert. [ERSO07], [GOOD96].

Entsprechend sind die Effekte der diskreten Abtastung in rAumlichen, spektralen, oder zeitlichen Koordinaten und der
digitalen Reprasentation von Intensitaten in den mathematischen Modellen reprasentiert [BENEO1]. Und die Leistungsfa-
higkeit heutiger Computer erlaubt die routineméassige Verwendung von numerischen Verfahren im Fourierraum auch fr
grosse Volumendatensatze, insbesondere auch im Bereich der medizinischen Bildgebung.

[0019] Trotzdem muss ausdricklich darauf hingewiesen werden, dass diese numerischen Verfahren, welche urspriinglich
im Gebiet der Fourier Optik entwickelt wurden, direkt auf den grundlegenden physikalischen Eigenschaften von Licht im
Kontext bildgebende optischer Gerate beruhen. Eine grosse Rolle spielt hier die in den durch eine Poisson Statistik des
Photonen-Rauschens gesetzten Grenzen streng lineare Superposition.

[0020] Fir nicht-optische medizinische bildgebende Gerate und insbesondere flr Tomographen sind diese grundlegenden
Eigenschaften primar nicht unbedingt erfillt. Die Anwendung von Fourier-Methoden in der medizinischen Bildgebung kann
daher unter Umstanden nicht lineare Effekte Uberhéhen und so eine quantitative Bewertung erschweren.

Grundlagen der PET und PET/CT Bildgebung

[0021] Die PET/CT Bildgebung erfolgt sowohl fir den PET- als auch fur den CT-Anteil in drei klar getrennten Schritten:
Datenerfassung, Berechnung eines Sinogramms und Rekonstruktion der Bilder. Jeder Schritt hat eigene spezielle Eigen-
schaften und Parameter und trégt zur Leistung des Gesamtsystems bei. Darliber hinaus ist das CT entscheidend fir die
Dampfungskorrektur der PET Messungen und geht damit neben dem PET selbst direkt in die Quantifizierung ein. Die
technischen Details aktueller klinischer Gerate werden weithin diskutiert [TARAO3] [CHERO6] [TOWNO8].

Die folgenden Abschnitte fokussieren auf die Linearitat der genannten Schritte als Grundlage quantitativer Messungen.

PET Datenerfassung

[0022] Klinische PET/CT Systeme profitieren weiter von der fortschreitenden technischen Entwicklung. Bessere und
schnellere Szintillatoren, Photodetektoren, Elektronik und Computer erlaubten den Ubergang von 2D Erfassung der Koin-
zidenz-Signale zu einer vollen 3D Erfassung und jetzt weiter zur «time-of-flight» (TOF) Erfassung. Trotzdem hat sich das
grundsatzliche Prinzip der Koinzidenzmessung nicht verandert und innerhalb der durch das Photonenrauschen und das
Hintergrundrauschen gesetzten Grenzen bleibt der Messprozess linear. Obwohl einige Parameter des Messprozesses
Uber das Gesichtsfeld bzw. Messvolumen variieren sind die genauen Eigenschaften der Datenerfassung insgesamt aus-
gehend von einer festen Anordnung und stabilen Parametern der Szintillatoren und Detektoren sehr gut definiert. Daher
und basierend auf dem Messprinzip kann davon ausgegangen werden, dass die PET Datenerfassung innerhalb weiter
Grenzen linear ist.

Berechnung des PET Sinogramms

[0023] Jedes wahrend der Datenerfassung registrierte Koinzidenzereignis wird als eine Intensitatsverteilung entlang einer
«line of response» (LOR) bzw. einer «tube of response» (TOR) interpretiert, welche die beteiligten Szintillatoren verbindet.
Jede LOR bzw. TOR kann numerisch durch einen Winkel sowie einen Versatz gegentiber dem Zentrum des Gesichtsfeldes
dargestellt werden. Ausgehend von Werten fir Winkel und Versatz als Koordinaten wird das Sinogramm dann durch nu-
merische Projektion der Koinzidenzereignisse in ein 2- oder 3-dimensionales Koordinatensystem i.e. ein entsprechendes
Datenvolumen erzeugt.

Der Prozess kann gleichzeitig verwendet werden um eine Dampfungskorrektur vorzunehmen indem die relative Gewich-
tung von LORs entsprechend einer vorher berechneten Dampfungsmaske erhdht wird um die Dampfung zu kompensieren.

[0024] Weiter kénnen Uber das TOR Konzept gewisse Korrekturen einfliessen indem numerisch der Durchmesser der
TOR variiert wird, um z.B. Eigenheiten der geometrischen Anordnung der Detektoren oder unterschiedlichen Nachweis-
empfindlichkeiten einzubeziehen [HERRO7]. In ahnlicher Weise kann time of flight Information (TOF) eingebunden werden
um den relativen Beitrag eines Ereignisses auf nur einen Teilbereich entlang der LOR oder TOR einzugrenzen.

Injedem Fall muss wahrend oder nach der Projektion eine Interpolation und resampling erfolgen so, dass der resultierende
Datensatz unabhéngig von der exakten geometrischen Anordnung der Detektoren in einer fUr die folgenden numerischen
Verfahren geeigneten Form bereit gestellt werden kann. Ein geeignetes und haufig verwendetes Verfahren ist das «Fourier
rebinning» (FORE).

[0025] Die Erstellung des Sinogramms einschliesslich sowohl der Dampfungskorrektur als auch der Berlcksichtigung der
time of flight Information und der geometrischen Eigenheiten der jeweiligen Szintillatoren sowie das Fourier-Rebinning
kdnnen innerhalb der durch Rauschen gesetzten Grenzen als lineare Prozesse betrachtet werden. Die verschiedenen
Korrekturen kénnen jedoch zu Abweichungen sowohl von der zu erwartenden Poisson-Statistik des Rauschens fuhren als
auch zu einer bezogen auf das Gesichtsfeld des Tomographen inhomogenen Verteilung des Rauschens.

[0026] Abgesehen von den genannten Effekten auf die Eigenschaften des Rauschanteils bleibt es mdéglich fur dieses
«primare» Sinogramm eine zwar nicht stationéare wohl aber lineare System Transfer Funktion zu definieren. Auf Basis einer
derartigen Transferfunktion sind somit quantitative Messungen mdglich.
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[0027] In einem weiteren Schritt kbnnen numerische Methoden («sinogram restoration methods») etwa zur Erhéhung der
Auflésung des Sinogramms durch inverse Filterung angewendet werden. Die Anwendung etwa eines Wiener Filters (Wie-
ner Dekonvolution) kann sich positiv auf die rdumliche Auflésung auswirken erhéht aber im Gegenzug den Rauschanteil
und fuhrt zu einer weiteren Verzerrung der statistischen Eigenschaften des Rauschanteils [HERROB].

[0028] Fortgeschrittenere auf das Sinogramm angewandte numerische Methoden, etwa eine iterative Dekonvolution («ma-
ximum likelihood deconvolution») ausgehend von einer nicht stationaren Transferfunktion, kénnen die Auflésung des Si-
nogramms weiter verbessern sind aber unter anderem abhangig vom jeweils lokalen Rauschanteil und den vorliegenden
Daten selbst. Diese Methoden kénnen somit starke nicht lineare Effekte haben und sind daher im Rahmen quantitativer
Messungen zu vermeiden.

PET Bild Rekonstruktion

[0029] Ausgehend vom Sinogramm wird im dritten Schritt das eigentliche Bild, bzw. das aus der Messung resultierende
Datenvolumen berechnet (Rekonstruktion). Die gefilterte Rlckprojektion («Filtered back projection», FBP) ist ein hierfur
geeignetes einfaches, zuverlassiges, schnelles und vor allem lineares Verfahren. Bei der Bildgebung erreicht eine Rekon-
struktion durch FBQ eine annehmbare rdumliche Auflésung bezogen auf die Halbwertbreite («full width half maximum,
FWHM) der resultierenden PSF. Allerdings zeigt die PSF einen relativ breiten Fuss welcher eine Bildunscharfe bewirkt
und quantitative Messungen behindert. Dies insbesondere, da der Fuss der PSF sich in Volumendatenséatzen in allen 3
Dimensionen ausbreitet und einen entsprechenden Uberlaufeffekt zwischen Voxeln bewirkt («spill in», «spill out»).

[0030] Im Kontext quantitativer Messungen ist zu betonen, dass FBP grundsétzlich eine lineare Operation ist und ausge-
hend von einem geeigneten Sinogramm zu einer stabilen und reproduzierbaren PSF fuhrt.

[0031] Soweit nicht bereits im Sinogramm geschehen kann eine Dampfungskorrektur auch mit der FBP verknlpft werden
oder auf das resultierende Bild angewendet werden.

[0032] Moderne, iterative, Methoden der Rekonstruktion nach statistischen Kriterien wie etwa «maximum likelihood ex-
pectation maximum» (MLEM) oder «ordered subset expectation maximum» (OSEM) sind zum Standard fir die Rekon-
struktion von PET Bildern avanciert. Diese Methoden implementieren im Prinzip zunachst eine Methode welche umge-
kehrt die Berechnung eines Sinogramms ausgehend von einem Bild und den bekannten Eigenschaften des jeweiligen
Tomographen erlaubt. Das Verfahren verandert dann iterativ ein zundchst grobes Bild solange, bis das zum jeweiligen Bild
berechnete Sinogramm eine nach statistischen Kriterien méglichst gute Ubereinstimmung mit aus der dem tatséchlichen
Messung erzeugten Sinogramm zeigt. Durch Angabe geeigneter Randbedingungen wir der Prozess so gesteuert, dass
ein geeigneter Kompromiss zwischen erhdhter raumlicher Auflésung, Unterdriickung des Fusses der Transferfunktion und
dem resultierendem Bildrauschen erreicht wird. In Folge der statistischen Natur der iterativen Mehoden reagieren diese
jedoch empfindlich auf Variationen im Rauschanteil der urspringlichen Messung sowie auf Eigenschaften der Bildinfor-
mation selbst.

[0033] Wahrend die iterativen Methoden daher eine im Vergleich zur FBP héhere rdumliche Auflésung zeigen und damit
auch den stérenden Einfluss des PVE bei quantitativen Messungen an verhéltnismassig kleinen Objekten verringern kén-
nen, bleibt jeweils unklar wie weit diese Verbesserungen tatsachlich reichen. Mit zwar insgesamt verbesserter Bildgebung
und Messgenauigkeit aber tatsachlich im jeweiligen Einzelfall unbekannter und variabler PSF bleibt der Nutzen der itera-
tiven Methoden bezlglich der erforderlichen Vergleichbarkeit von Messungen insbesondere im Kontext multi zentrischer
Studien beschrankt.

Der Standardized Uptake Value (SUV)

[0034] In Kontext der PET beschreibt das Konzept des SUV die Akkumulation von radioaktiven Markern im Gewebe
abhangig von der injizierten Gesamtdosis und dem Gewicht des Patienten. Der SUV ist als Messgrosse weit verbreitet und
soll vergleichbare Resultate liefern. Allerdings zeigt das Konzept seit seiner Einfllhrung eine bemerkenswerte Entwicklung
und Variabilitat. Die friihen Definitionen beschreiben gemessenen Aktivitat pro Gramm Gewebe und Gewicht des Patienten
bezogen auf injizierte Aktivitdt [OLDE74][WOOD75]. Die urspriingliche Definition des SUV [STRA91] war definiert als
Konzentration im Gewebe (mCi/g) pro injizierter Dosis (mCi/g) pro Kérpergewicht des Patienten (g). Es resultiert also ein
dimensionsloser absoluter Wert welcher als Verhaltnis zwischen der in einem definierten Volumen gemessenen Aktivitat
zu einer gemittelten Aktivitat bezogen auf den ganzen Kérper betrachtet werden kann.

Eine aktuellere Definition im klinischen Kontext kann umschrieben werden wir folgt:

«Der SUV ist eine gemessene Aktivittskonzentration in Bg/ml innerhalb eines definierten Volumens («Volume of interest»)
bezogen auf die injizierte Aktivitat in Bq pro Kérpergewicht des Patienten in g gemessen zu einem definierten Zeitpunkt
nach der Injektion.»

Diese Definition fUhrt nicht auf einen dimensionslosen Wert sondern resultiert formal in einer Einheit g/ml.

Andere Varianten verwenden die Korperoberflache des Patienten als Bezugsmass fiir die Normierung [THIEQ4].

Die vorwiegend verwendete Formel fur die Berechnung des SUV ausgehend von «activity concentration» innerhalb eines
«volume of interest» (ACvoi), der injizierten Dosis (FDGdose) und dem Kérpergewicht (BW) wird von Boellard [BOEL09]
angegeben als:



CH 702 961 A2

3 ACvoi [kBq/ml]
FDGdose [MBq]/ BW [kg]

(1)

[0035] Leider schlagen die Definitionen keine Methode fur die Beschreibung des «Volume of Interest» (VOI) vor, was sehr
unterschiedliche Varianten der Durchfiihrung der

[0036] tatsachlichen Messung mit entsprechend unterschiedlichen Ergebnissen erlaubt [BOELO3]. Der dussert kritische
Einfluss der Definition des zu messenden Volumens «Volume of Interest») auf das Ergebnis der Messung ist gut bekannt
[KEYE95].

Daher wird als mit Abstand haufigste Methode der SUV Messung die Bestimmung des SUV .., verwendet, i.e. es wird als
Mass fir die Aktivitdt der grésste Wert, den ein einzelnes Voxel innerhalb des VOI zeigt verwendet. Durch die einfache
Ubernahme dieses Maximalwertes wird die Notwendigkeit einer genaueren Definition des eigentlichen VOI umgangen
und damit der Einfluss etwa einer manuellen Definition des VOI oder eine Umschreibung des VOI anhand eines Schwel-
lenwertes vermieden [BOELO09]. Dies trotz der offensichtlichen Nachteile, die bei einer auf einem einzelnen Voxel basie-
renden Messung auftreten.

Messung von SUV 5«

[0037] Die Aktivititskonzentration ist statistisch definiert als die mittlere Anzahl radioaktiver Zerfalle pro Zeit und Volumen.
Die tatsachliche Messung einer Aktivitdtskonzentration ist daher zwingend an eine geeignete Definition des jeweiligen
Messvolumens gebunden. Streng genommen ist es daher gar nicht méglich eine Aktivitdtskonzentration anzugeben ohne
gleichzeitig das entsprechende Messvolumen zu beschreiben. Weiter impliziert die Definition, dass die Messung einer
Poisson Statistik unterliegt, i.e. die Messgenauigkeit jedenfalls durch Photonen Rauschen («shot noise») begrenzt ist bzw.
entsprechend durch die Anzahl erfasster Zerfalle innerhalb des Messvolumens wahrend der Messzeit.

Die Anzahl der erfassten Zerfélle kann dabei als ein der Nachweisempfindlichkeit entsprechender Anteil der tatsachlichen
Zerfalle betrachtet werden vermindert entsprechend der jeweiligen Absorption.

Abweichend von den in der Literatur beschriebenen vereinfachenden Modellen muss daher die Definition der Aktivitas-
konzentration jeweils eine Beschreibung des Messprozesses enthalten und damit direkt Bezug nehmen auf die Parameter
des jeweils verwendeten PET/CT Systems. Bezogen auf die Messung anhand eines einzelnen Voxels muss eine Definition
dann etwa wie folgt lauten:

«Die gemessene Aktivititskonzentration bezogen auf ein einzelnes Voxel eines PET-Bilddatensatzes reprasentiert die An-
zahl der detektierten radioaktiven Zerfalle Uber ein entsprechend der effektiven rAumlichen Transfer Funktion des Tomo-
graphen gewichtetes Mittel einer Region zentriert um das jeweilige Voxel und korrigiert bezuglich der Nachweisempfind-
lichkeit des Systems und bezuglich der jeweils von der Messsituation abhangigen Dampfung.»

[0038] Somit ist eine Messung des SUV .« zunachst untrennbar verbunden mit der raumlichen Transferfunktion (PSF)
des Tomographen, welche das Messvolumen definiert, und weiter zumindest bezliglich der statistischen Genauigkeit der
Messung abhangig von der Empfindlichkeit des Tomographen und der jeweiligen Dampfung.

[0039] Bei raumlichen Variationen der Aktivitdtskonzentration in der Gréssenordnung der Voxelgrésse wird das Messer-
gebnis zusatzlich durch den Samplinprozess gestért, da die jeweiligen raumlichen Maxima einer Aktivitatskonzentration
nicht mit den jeweiligen Zentren der Voxel selbst zusammenfallen sondern bezogen auf ihre Position innerhalb des Voxel-
rasters eine zufallige Verteilung haben.

Partial Volumen Effekt

[0040] Der partial Volumen Effekt (PVE) («partial volume effect» oder «spil in» und «spill out») ist der wichtigste Faktor,
welcher quantitative PET/CT Messungen limitiert [SOREOQ7]. Der PVE wird verursacht durch die begrenzte rdumliche
Auflésung des Tomographen und in der Regel als abhangig von der Halbwertbreite («Full Width Half Maximum») (FWHM)
der PSF beschrieben. In der Praxis betrifft der PVE alle Messungen an Strukturen mit Durchmessern kleiner als etwa
dem 3-fachen der FWHM. Entsprechend werden Messungen ganz allgemein unzuverlassig, wenn die Aktivitatsverteilung
Strukturen mit Raumfrequenzen unter etwa dem 3-fachen der FWHM zeigt.

Ursache des PVE ist, dass - wie oben beschrieben - die Messung der Aktivitdtskonzentration immer ein gewichtetes
Mittel Uber eine Region darstellt, welche durch die PSF beschrieben wird. Die Auslaufer der PSF reichen jedoch weit
tber die FWHM hinaus. Bei 3-dimensionaler Bildgebung wird der Effekt noch dadurch verschérft, dass die Auslaufer
der PSF in allen 3 Dimensionen in das umgebende Volumen reichen und daher mit dem Quadrat des Abstandes zum
Zentrum des jeweiligen Voxels hdher gewichtet werden. Der Durchmesser der Region, welche wesentlich zum Signal
beitragt ist somit deutlich grésser als die FWHM der PSF. Dieser Einfluss der Umgebung auf jede lokale Messung verfalscht
entsprechend die Messergebnisse insbesondere bei Messungen der Aktivitdtskonzentration an kleinen Strukturen. Weiter
wird der Einfluss der Umgebung auf die jeweilige Messung durch die FWHM nicht hinreichend beschrieben. Vielmehr
ist auch eine Kenntnis der genauen Form der PSF und insbesondere auch der Randbereiche der PSF erforderlich. Eine
genaue Kenntnis der PSF erlaubt in gewissen Grenzen eine Korrektur des PVE durch Dekonvolution.

Insbesondere ist der PVE im Prinzip vollstandig durch die jeweilige effektive PSF der Messung vollsténdig, definiert.
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Klinische PET Protokolle fiir quantitative Messungen

[0041] PET Aufnahmen fur eine quantitative Analyse erfordern die strikte Einhaltung von Untersuchungsprotokollen, wel-
che die Vorbereitung der Patienten, die Praparation und Injektion des radioaktiven Markers, die technischen Parameter der
Aufnahme selbst, die Verfahren zur Rekonstruktion der Bilder sowie natirlich die Methoden der numerischen Analyse der
Daten zur Bestimmung des jeweiligen Messwertes festlegen. Weiter ist eine Eichung bzw. ein Abgleich der verwendeten
Tomographen erforderlich.

Insbesondere im Kontext multi zentrischer medizinischer Studien werden derzeit die Anforderungen an einheitliche Unter-
suchungsprotokolle, an den Abgleich der Tomographen und an die Methoden zur Bestimmung quantitativer Werte intensiv
diskutiert [WAHL09], [BOELO09], [BOEL09b], [DELBO06], [SHYA08], [SCHE09].

Obwohl diese Vorschlage bereits umfangreiche Vorgaben flr die erforderlichen Untersuchungsprotokolle beinhalten, un-
terliegen die Messwerte infolge der jeweils unterschiedlichen Abbildungseigenschaften der in den jeweiligen Institutionen
verfugbaren PET/CT Systeme dennoch grossen Variationen [WEST2006].

Das Problem wird dadurch verschérft, dass die System Uber eine wachsende Anzahl variabler technischer Parameter ver-
fugen, welche eine Optimierung der Bildgebung fur bestimmte Anwendungen zulassen, gleichzeitig aber eine quantitative
Auswertung der so manipulierten Bilder behindern. Um diese Situation zu verbessern zielen die hier beanspruchten Ver-
fahren auf eine Kompensation der Unterschiede in den Abbildungseigenschaften der jeweiligen bildgebenden Systeme.

[0042] Es wird vorgeschlagen im Kontext quantitativer Messungen zukuinftig fur jede PET Aufnahme zwei Rekonstruktio-
nen auszufiihren und die entstehenden Bildpaare parallel weiter handzuhaben. Eine erste Rekonstruktion wird fUr eine
optimale Bildgebung unter Nutzung der iterativen numerischen Verfahren zur Erhéhung von raumlicher Auflésung und
Kontrast durchgefiihrt, entsprechend der klinischen Routine. Fir die quantitativen Messungen wird parallel eine zweite
Rekonstruktion durchgefihrt, welche sich auf die weitgehend linearen Verfahren beschrinkt. Diese zweite Rekonstrukti-
on - im Folgenden als lineare Rekonstruktion bezeichnet - ist als Ausgangspunkt fUr quantitative Messungen unter Ver-
wendung der hier beanspruchten Verfahren geeignet, da die Beschrankung auf eine lineare Rekonstruktion eine stabile
Transferfunktion des Systems gewahrleisten kann.

Abgleich (cross calibration) unter Verwendung von «Recovery Factors».

[0043] Die absolute Eichung von PET Systemen bezogen auf die Messung einer Aktivititskonzentration ist eine an-
spruchsvolle Aufgabe [GEWQ02].

[0044] Trotzdem ist ein gegenseitiger Abgleich unterschiedlicher PET Systeme bezogen auf grosse homogene Quellen
wie etwa ein kauflich erhaltliches mit 68Ge dotiertes Zylinder Phantom (20 cm Durchmesser) relativ einfach durchfiihrbar
[SCHEO09].

Dies ist tatsachlich méglich, weil der Durchmesser des homogenen Phantoms den Durchmesser der PSF der PET Systeme
bei weitem Ubersteigt.

Bei kleineren Objekten funktioniert diese Art des Abgleichs nicht mehr da die Messungen durch den PVE beeinflusst
werden, welcher sowohl in Abhéngigkeit von der FWHM der PSF als auch in Abhangigkeit von der genauen Form der
PSF erheblich variiert. Da die PSFs unterschiedlicher Tomographen sich deutlich voneinander unterscheiden und der PVE
nicht ohne zusétzliche Information korrigiert werden kann, ist ein einfacher Abgleich unterschiedlicher PET Systeme nicht
moglich.

Ein aktueller Ansatz, diese Problematik zu Uberwinden, ist die Messung von «Recovery Factors» anhand von Phantom-
Messungen an Kugeln mit homogener Aktivitatskonzentration aber unterschiedlicher Grésse.

Fir den jeweiligen Tomographen wird jeweils bestimmt, welcher Anteil («Recovery Factor») der tatsachlichen Aktivitats-
konzentration im Zentrum der jeweiligen Kugel noch gemessen wird. In anderen Worten es wird der PVE fir homogene
Kugeln bekannter Grdsse in homogener Umgebung durch eine Messung bestimmt.

Bei spateren Messungen kann dann unter der Annahme, dass das zu messende Objekt in etwa kugelférmig ist, eine
homogene Aktivitatskonzentration in homogener Umgebung darstellt und der Durchmesser anderweitig - etwa im CT Bild
- bestimmt werden kann, mit Hilfe des jeweils passenden Recovery Factors auf die tatséchliche Aktivitdtskonzentration
zurlckgeschlossen werden [SHYAO8]. Diese Methode unterliegt naturlich der Einschrankung, dass die Ergebnisse nur bei
kugelférmigen, homogenen Objekten genau sind, weiter der Einschrankung, dass die genaue Grdsse der Kugel ander-
weitig bestimmt werden muss. Weiter treten evitl. Ungenauigkeiten bei unterschiedlichen Tomographen mit unterschiedli-
chen PSF in ganz unterschiedlicher Weise auf, was einen Vergleich der Ergebnisse fUr unterschiedlicher Tomographen
stark erschwert.

[0045] Die hier beanspruchten Verfahren zielen daher priméar nicht auf eine unbestimmte absolute Korrektur des PVE
sondern direkt auf einen Vergleich der Messergebnisse unterschiedlicher Tomographen.

Grundlage der beanspruchten Verfahren ist daher nicht die Bestimmung von Recovery Faktoren sondern - ggf. unter
Verwendung eines geeigneten Phantoms - die Bestimmung der tatsachlichen PSF der unterschiedlichen bildgebenden
Systeme.

Festkdrper Phantom (Solid State Phantom)

[0046] Kalibrationsmessungen unter Verwendung eines Phantoms oder anderer Strahlenquellen sind eine Grundlage der
Qualitatssicherung fur PET Systeme [DAUBO2]. In der Regel werden unter Verwendung von unterschiedlich grossen Ku-
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geln mit homogener Aktivititskonzentration entsprechende «Recovery Factors» bestimmt, wie oben beschrieben. Obwohl
gelegentlich zuséatzliche Messungen mit Punktquellen vorgenommen werden um die FWHM zu messen, wird die jeweilige
Form der PSF in der Regel nicht genauer gemessen oder bestimmt.

[0047] Zur Bestimmung der PSF wird hier, abweichend von der ansonsten nahe liegenden Verwendung einer Punktquel-
le, die Verwendung eines neuartigen Festkdrper Phantoms vorgeschlagen. Dieses Phantom unterscheidet sich von den
derzeit verfugbaren Standardphantomen mit aktiven Kugeln etwa gemass der NEMA/IEC 2001 Norm in drei wesentlichen
Punkten:

— Es handelt sich um ein Festkérperphantom, das leicht transportabel ist und dessen Kugeln nicht von Messung zu
Messung neu beflllt werden mussen.

— Das Phantom enthalt verglichen mit dem Standardphantom mehr, welche zusammen einen grésseren Bereich an
Durchmessern abdecken.

— Unddie Kugeln sind auch einzeln in ganz unterschiedlichen Anordnungen handhabbar, was eine schnelle Realisierung
von an die jeweilige Anwendung angepassten speziellen Phantomen erlaubt, etwa eine Positionierung in der Nahe
von Absorbern oder in Hohlrdumen oder beides.

Die Verwendung eines Festkérperphantoms auf Basis des relativ langlebigen 68Ge Isotops vermeidet das ansonsten
erforderliche wiederholte Beflllen der Kugeln und vereinfacht die Handhabung der Kugeln deutlich. Damit wird eine ganze
Reihe von Fehlerméglichkeiten vermieden und insbesondere auch die Strahlenbelastung der mit der Handhabung des
Phantoms betrauten Personen deutlich vermindert.

Weiter ist gegeniber einem mit Aktivitat in flussiger Form zu beflllenden Phantom die Handhabung des Festkdrperphan-
toms insgesamt deutlich einfacher und dies unabhangig von der Anzahl der Kugeln, die es enthélt. Davon ausgehend und
um eine genauere Bestimmung der PSF zu erméglichen und unter Berucksichtigung der hdheren raumlichen Aufldésung
moderner PET/CT Systeme wurde die Reihe der Kugeln hin zu kleineren Durchmessern erweitert.

Das fir die Evaluation der beanspruchten Verfahren hergestellte Phantom verwendet 12 Hohlkugeln welche Volumen von
16 ml bis herunter zu 1/128 ml umfassen entsprechend Durchmessern von rund 31 mm bis herunter zu 2,5 mm. Die
Kugeln wurden homogen befullt mit einem Epoxid-Harz versetzt mit einer Aktivitdtskonzentration von 0,1 MBg/ml. Nach
dem Ausharten des Harzes und zusatzlicher Versiegelung der Offnungen zum Beflillen der Kugeln, kénnen diese ohne
Gefahr einer Kontamination in einfacher Weise gehandhabt werden.

[0048] Die Kugeln wurden innerhalb eines Plexiglas Zylinders von 22 cm Durchmesser auf 2 konzentrischen Kreisen
montiert. Auf dem &usseren Kreis mit rund 14 cm Durchmesser sind die 6 grosseren Kugeln montiert, auf dem inneren
Kreis mit rund 7 cm Durchmesser die 6 kleineren Kugeln. Der Plexiglas-Zylinder kann mit Wasser befillt werden.

Weiter sind die einzelnen Kugeln so gestaltet und mit einem geeigneten Gewinde zur Befestigung versehen, dass sie
in einfachster Weise innerhalb anderer Anordnungen verwendet werden kénnen. Insbesondere ist es in einfacher Weise
méglich im Kontext konkreter medizinischer Fragestellungen eine Anordnung aufzubauen welche bzgl. der radiologischen
Eigenschaften bestimmte anatomische Gegebenheiten simuliert. Im Kontext etwa medizinischer Studien unter Verwen-
dung von PET/CT Aufnahmen, kann mit derartigen speziell an die Fragestellung angepassten Phantomen die Genauigkeit
des Abgleichs unterschiedlicher Gerate fir eben diese Fragestellung weiter erhdht werden.

Bestimmung der raumlichen Transferfunktion (PSF)

[0049] Der Prozess der Bildgebung wird Ublicherweise so dargestellt, dass das Bild (img) als Konvolution (Faltung) eines
das Objekt reprasentierenden Urbildes (obj) mit einer flir das abbildende Geréat spezifischen rdumlichen Transferfunktion
(point spread function, PSF).

obj # psf =img (2)

[0050] Offensichtlich kann die PSF (psf) daher als das Bild einer Punktquelle (point) im Zentrum des Koordinatensystems
definiert werden.

Point # psf = psf (3)

[0051] Ublicherweise wird die PSF eines bildgebenden Systems bzw. eines Tomographen ausgehend von Gleichung (3)
anhand des Bildes einer Punktquelle gemessen, i.e. unter Verwendung einer Quelle deren Durchmesser sehr viel kleiner
ist als die FWHM der zu vermessenden PSF.

Tatséchlich ist diese Methode jedoch nicht immer optimal, da die Abbildung einer Punktquelle im Allgemeinen nicht der
tatséchlichen Anwendung des Systems entspricht. Typischerweise werden Objekte mit Strukturen endlicher Grésse abge-
bildet und es erscheint plausibel, die PSF auch anhand von Objekten zu bestimmen deren Grésse im Bereich der Grossen
der Ublicherweise abzubildenden bzw. interessierenden Objekte liegt.

Fir die Bestimmung der PSF eines PET Systems wird daher eine Messung am oben beschriebenen Phantom i.e. Mes-
sungen an homogenen Kugeln bekannter Grésse vorgeschlagen ausgehend direkt von Gleichung (2).
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[0052] Fiir den Fall eines genau bekannten Objektes und damit eines genau bekannten Urbildes (obj) und bei vorliegen-
dem, gemessenem Bild (img) kann die PSF durch numerische Dekonvolution i.e. durch Faltung des Bildes (img) mit der
invers Fourier-Transformierten des Objektes (obj ") bestimmt werden gemass per folgenden Gleichung:

psf = img # obj™” (4)

[0053] In der Praxis ist eine numerische Bestimmung der PSF durch iterative numerische Verfahren der Dekonvolution
ausgehend von Gleichung 2 ohne weiteres mdglich. Diese Methode ist offensichtlich robuster als die sonst Ubliche Me-
thode unter Verwendung einer Punktquelle, weil eine grossere Anzahl an Voxeln zum Ergebnis beitragt und weil die Aus-
gangsmessungen an mehreren unterschiedlich grossen Kugeln dem Kontext der tatsachlich angestrebten klinischen Mes-
sungen nahe kommen.

Ausgehend von einer einzelnen Messung des beschriebenen Phantoms kann daher sowohl die effektive PSF als auch
ein absolutes Mass fur den Abgleich unterschiedlicher PET-Systeme gewonnen werden. Weiter resultiert ein Mass flr die
Empfindlichkeit etwa in Form eines bestimmbaren Signal zu Rausch Verhaltnisses bezogen auf Messsituationen welche
durch das Phantom reprasentiert werden kdnnen.

Anzumerken ist, dass die PSF eines PET-Systems in der Regel nicht stationéar ist und mit wachsendem transaxialem
Abstand vom Zentrum des Sichtfeldes einer systematischen Verbreiterung unterliegt. Je nach Anforderungen muss diese
rAumliche Variation der PSF entsprechend berlcksichtigt werden. Dies kann geschehen anhand mehrerer Messungen
des Phantoms an unterschiedlichen Positionen im Sichtfeld des Tomographen und die Berechnung und Darstellung einer
ortsabhangigen PSF durch geeignete Interpolation bzw. Extrapolation der jeweils an den unterschiedlichen Orten aus
der Messung bestimmten lokalen PSFs oder durch eine mathematische Transformation der gemessenen lokalen PSF
entsprechend bekannter technischer Eigenschaften des jeweiligen Tomographen.

Transkonvolution

[0054] Wie oben dargestellt ist die Messung des SUV untrennbar mit Eigenschaften des Tomographen verknipft. Insbe-
sonders steht die Bestimmung des SUV . in direktem Zusammenhang mit der PSF des jeweiligen Tomographen.
Streng genommen ist eine absolute Bestimmung des SUV zumindest fiir kleine Objekte nicht nur unmdéglich sondern gar
nicht erst definierbar, da die Messung einer Aktivititskonzentration immer ein gewisses Messvolumen voraussetzt. Wie
beschrieben wird dieses Messvolumen durch die PSF des jeweiligen Tomographen definiert.

Um bei SUV Messungen valide und vergleichbare Werte zu erhalten wére also eine Standardisierung der PSF der ver-
wendeten Tomographen erforderlich, bzw. eben die Verwendung eines Standard-Tomographen flr alle Messungen. Leider
haben die konkurrierenden Hersteller von PET/CT Systemen aus verstandlichen Grinden kein Interesse an der Herstel-
lung standardisierter Tomographen mit flr alle Hersteller jeweils identischen Eigenschaften.

Zur Uberwindung dieser Problematik wird ein neues numerisches Verfahren vorgeschlagen, dass im Folgenden als Trans-
konvolution bezeichnet wird. Zur Erklarung des Verfahrens werden zunachst zwei unterschiedliche bildgebende Systeme
definiert wie folgt:

obj # psf; = img (5a)

obj # psf, =imgs (5b)

[0055] Die zwei unterschiedlichen rdumlichen Transfer Funktionen psf; und psf, reprasentieren die beiden unterschiedli-
chen Tomographen bzw. unterschiedlicher bildgebender Systeme, welche entsprechend die zwei unterschiedliche Bilder
img4 und img, des selben Objektes obj erzeugen.

Mathematisch theoretisch kénnte das Objekt bei bekannter PSF durch Dekonvolution, d.h. eine inverse Filterung folgender
Form rekonstruiert werden:

img # psf; " = obj (6)

[0056] Fir reale Messungen mit limitierter Anzahl Stutzpunkte (Sampling), limitierter Auflésung und in Anwesenheit von
Rauschen ist eine derartige Dekonvolution nur sehr begrenzt méglich. Insbesondere kann die Inverse der Transferfunktion
(psfi") in der Regel nicht numerisch dargestellt werden.

[0057] Aus den Gleichungen (5) und (6) folgt jedoch:

img; # psf; ! # psf, = imgs 7)

[0058] Diese Formel stellt dar, wie bei bekannten raumlichen Transfer Funktionen der jeweiligen bildgebenden Systeme
( psf1, psf,) das Bild eines Objektes, wie es von einem ersten bildgebenden System erstellt wurde (img,), so transformiert
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werden kann, dass ein zweites Bild entsteht (imgy), das dem Bild des Objektes entspricht, wie es von einem zweiten
unterschiedlichen bildgebenden System erstellt worden wére.

[0059] Zur weiteren Erklarung wird die Transkonvolution-Funktion (tf)eingefiihrt wie folgt:

tf # pst; # psf, (8)

img. # tf =img, 9)

[0060] Im Aligemeinen kann die Inverse einer PSF numerisch nicht dargestellt werden, so dass (psf;™) nicht vollstandig
definiert werden kann. Die durch die Gleichungen (8) und (9) beschriebenen Faltungen kénnen jedoch nach Fourier-Trans-
formation im Frequenzraum in einfacher Weise dargestellt werden wie folgt:

F(tf) # F (psf; ™) F(psf,) (10)
F(imgs) - F(t) = F(imgz) (11)

[0061] Ausgehend von einer raumlichen Transfer-Funktion psf ist der Term IF(psf)l definiert als die entsprechend Mo-
dulations-Transfer-Funktion (MTF) des Systems bezogen auf die Ubertragenen Raumfrequenzen. Fir jedes realistische
bildgebende System wird die MTF zu héheren Raumfrequenzen hin abfallen und schliesslich oberhalb einer bestimmten
Grenzfrequenz unter einen jeweils vorhandenen Rauschpegel fallen. Die Inverse einer raumlichen Transferfunktion kann
offensichtlich nur fir Werte unterhalb dieser Grenzfrequenz sinnvoll bestimmt werden. Diese Tatsache ist der tiefere Grund
fur die prinzipiellen Grenzen der Dekonvolution.

Der mathematische und messtechnische Hintergrund wurde im Detail z.B. im Kontext der inversen Filterung insbesondere
des Wiener-Filters ausgearbeitet.

Im Bereich der numerischen Bildbearbeitung wird das Verfahren der Faltung (Konvolution) unter Verwendung der Fouri-
er-Transformation haufig fir die Filterung von Bildern genutzt. Ein derartiges Filter reprasentiert eine rdumliche Transfer
Funktion (psf) im Frequenzraum durch eine «Window-Funktion», welche tatsachlich eine entsprechende MTF reprasen-
tiert. Wichtig ist dabei, dass als Window-Funktionen sinnvollerweise Apodisations-Funktionen Verwendung finden kénnen,
welche oberhalb einer bestimmten Grenzfrequenz auf O abfallen.

Eine der haufig verwendeten Window-Funktionen ist die Hanning Funktion H («raised cosine Window») welche eingesetzt
als Filter durch vollstandige Unterdriickung von Raumfrequenzen oberhalb einer bestimmten Grenzfrequenz eine Glattung
bewirkt aber gleichzeitig durch ihre gleichméassige Form im gefilterten Bild verhaltnismassig geringe Artefakte wie etwa
Uberschwinger an Kanten verursacht.

[0062] Eine Hanning Funktion mit variabler Breite und einer frei bestimmbaren Grenzfrequenz co kann definiert werden
wie folgt:

Hu(#) # 0.5 + 0.5 - cos(##/#) fur Iv| # # (12a)

Hay(#) # O fOr 1#| > # (12b)
[0063] Eine derartige Hanning Funktion oder eine vergleichbare Apodisations-Funktion ist geeignet flr eine Verwendung

als MTF eines virtuellen bildgebenden Systems. Entsprechend kann als Beispiel unter Verwendung einer Hanning-Funk-
tion H# eine normalisierte Transkonvolution definiert werden wie folgt:

F(img) - Fi (psf'1) - H# = F(img,) (13)
F(ntt#) # F(psf™) - H# (14)
img # psf' # F' (H#) = img, (15)

[0064] Dabei ist img das Bild, welches durch das jeweilige bildgebende System mit der rAumlichen Trannsfer Funktion
psf aufgenommen wurde. Die Funktion ntfs ist die fir das jeweilige System ermittelte normalisierte Transkonvolutions
Funktion ausgehend von der jeweiligen rAumlichen Transfer Funktion und img, ist das resultierend normalisierte Bild,
wie es von einem standardisierten virtuellen Tomographen aufgenommen worden wére. Insofern der Parameter # nicht
zu gross gewahlt wird, das heisst innerhalb der Grenzen welche durch die raumlichen Grenzfrequenzen der beteiligten
bildgebenden Systeme gesetzt werden, ist eine numerische Berechnung in jedem Fall méglich.

Interpolation nicht stationarer raumlicher Transferfunktionen

[0065] Im Falle von Tomographen oder anderen komplexen bildgebenden Systemen ist die rAumliche Transferfunktion
nicht stationér i.e. ortsabhéngig. Die Berechnung der Faltungen wird dadurch komplizierter, kann aber numerisch ohne

10
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weiteres entsprechend den angegebenen Verfahren durchgefiihrt werden. Gegebenenfalls sind die Verfahren durch ge-
eignete Interpolation oder gegebenenfalls Stiickweise Berechnung an die rAumlich variierenden raumlichen Transferfunk-
tionen zu adaptieren.

Anwendung des virtuellen Tomographen in multi-zentrischen PET Studien

[0066] Nach Festlegung eines geeigneten Untersuchungsprotokolls kann der virtuelle Tomograph im Kontext quantitativer
Studien eingesetzt werden wie folgt:

An den beteiligten PET Systemen werden - nicht notwendigerweise zu Beginn der Studie - unter den Bedingungen des
Untersuchungsprotokolls Phantom Messungen durchgefuhrt.

Diese Messungen werden in der beschriebenen Weise jeweils linear rekonstruiert und die jeweiligen PSF der beteiligten
PET-Systeme bestimmt. Wenn die verschiedenen PSF der beteiligten Systeme vorliegen kann eine geeignete raumliche
Grenzfrequenz # bestimmt werden und eine entsprechende standardisierte PSF fur den virtuellen Tomographen gewéhlt
werden, etwa in Form der in Gleichung (15) beschriebenen Funktion F'(H,).

In der Folge kann fir jedes der beteiligten PET-Systeme die oben beschriebene Transkonvolution-Funktion ntf, bestimmt
werden.

Im Verlauf der multizentrischen Studie wird fUr jede Messung zuséatzlich zu der Ublichen iterativen Rekonstruktion eines
Bilddatensatzes fur optimierte Bildgebung eine zweite lineare Rekonstruktion berechnet und diese einer Konvolution mit
der fUr den jeweiligen Tomographen bestimmten Transkonvolution-Funktion unterworfen. Der resultierende quantitativ nor-
malisierte zweite Bilddatensatz représentiert die Messung, wie sie durch den virtuellen Tomographen durchgefiihrt wor-
den wére.

Beide Bilddatenséatze kdnnen im Rahmen der Ublichen Verfahren parallel gehandhabt, visualisiert, bewertet und gespei-
chert werden. Die visuelle Begutachtung erfolgt anhand der iterativ rekonstruierten und fir die Bildgebung optimierten
Bilddatensatze, quantitative Auswertungen welcher Art auch immer erfolgen anhand der genannten, normalisierten Bild-
datenséatze. Die Ergebnisse dieser quantitativen Auswertungen sind dann auch fir Messungen von unterschiedlichen Sys-
temen vergleichbar.
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Patentanspriiche

1.

Verfahren zur einheitlichen und vergleichbaren Bestimmung normalisierter quantitativer Messwerte ausgehend von
Bildern bzw. Bilddaten, welche von unterschiedlichen bildgebenden Systemen aufgenommen wurden, gekennzeich-
net durch folgende Verfahrensschritte:

a) Fur jedes der genannten bildgebenden Systeme eine Festlegung der fur die Aufnahme der genannten Bilder bzw.
Bilddaten zu verwendenden Aufnahmeparameter dergestalt, dass eine im Rahmen der Méglichkeiten der genannten
Systeme mdglichst lineare Bildaufnahme erfolgt.

b) Fir jedes der genannten bildgebenden Systeme unter Verwendung der genannten Aufnahmeparameter eine Mes-
sung oder anderweitige Bestimmung einer stationaren oder nicht stationaren rdumlichen Transferfunktion (if), welche
die Aufnahmeeigenschaften des jeweiligen Systems beschreibt.

c) Die Festlegung einer stationaren oder nicht stationaren raumlichen Transferfunktion (ntf), welche die Aufnahmeei-
genschaften eines virtuellen normalisierten bildgebenden Systems beschreibt.

d) Die numerische Berechnung normalisierter Bilder bzw. Bilddaten (n) ausgehend von den durch die genannten bild-
gebenden Systeme aufgenommenen Bildern bzw. Bilddaten (d), welche eine Transkonvolution umfasst. Die Trans-
konvolution ist dabei darstellbar als eine Konvolution der jeweiligen aufgenommenen Bilder bzw. Bilddaten (d) mit
dem Ergebnis einer Konvolution der Inversen der genannten raumlichen Transferfunktion des jeweiligen bildgebenden
Systems (tf') mit der genannten festgelegten stationéren oder nicht stationéren raumlichen Transferfunktion (ntf) des
virtuellen normalisierten bildgebenden Systems:

d #1tf1 # ntf=n

e) Die Bestimmung der genannten normalisierter quantitativer Messwerte anhand der den genannten aufgenomme-
nen Bildern bzw. Bilddaten entsprechenden genannten berechneten normalisierten Bilder bzw. Bilddaten.

2. Das Verfahren gemass Anspruch 1 gekennzeichnet dadurch, dass die Bilddaten 2-dimensional sind und eine Messung
in 2 rAumlichen Dimensionen reprasentieren, oder, dass die Bilddaten 3-dimensional sind und eine Messung in 3
raumlichen Dimensionen reprasentieren.

3. Das Verfahren geméass Anspruch 1 gekennzeichnet dadurch, dass die Bilddaten neben 2 oder 3 raumlichen Dimen-
sionen eine oder mehrere weitere nicht rdumliche Dimensionen umfassen und das genannte Verfahren nur bezlglich
der raumlichen Dimensionen durchgefihrt wird.

4. Ein Verfahren gemass einem der Anspriiche 1 bis 3 gekennzeichnet dadurch, dass die genannten bildgebenden
Systeme tomographische Systeme sind und die genannten Bilddatensatze Sinogramme.

5. Ein Verfahren gemass einem der Anspriiche 1 bis 3 gekennzeichnet dadurch, dass die genannten bildgebenden
Systeme tomographische Systeme sind und die genannten Bilddatensatze rekonstruierte Bilder.

6. Ein Verfahren gemass einem der Anspriiche 4 oder 5 gekennzeichnet dadurch, dass die genannten tomographische
Systeme Emissionstomographen sind und Gber eine Mdglichkeit zur Dampfungskorrektur verfigen.

7. Ein Verfahren gemass Anspruch 6 gekennzeichnet dadurch, dass die genannten Emissionstomographen PET/CT

oder SPECT/CT Systeme sind.
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Ein Verfahren geméss einem der vorangehenden Anspriche gekennzeichnet dadurch, dass die genannte Messung
einer stationaren oder nicht stationaren rdumlichen Transferfunktion (if), welche die Aufnahmeeigenschaften des je-
weiligen Systems beschreibt die Verwendung eines Phantoms umfasst.

Ein Verfahren gemass Anspruch 8 gekennzeichnet dadurch, dass das genannte Phantom als Festkérper ausgebildete
Strahlungsquellen von definierter Grésse, Form und Aktivitat enthalt und fur die genannten Messung einer stationaren
oder nicht stationaren raumlichen Transferfunktion mehrfach verwendet werden kann.

Ein Verfahren gemass Anspruch 9 gekennzeichnet dadurch, dass die Bestimmung einer stationdren oder nicht statio-
naren rdumlichen Transferfunktion (if), welche die Aufnahmeeigenschaften des jeweiligen Systems bestimmt neben
der genannten Messung unter Verwendung des genannten Phantoms eine numerische Interpolation oder Extrapo-
lation der nichtstationdren Transferfunktion entsprechend bekannten Eigenschaften des jeweiligen tomographischen
Systems umfasst.
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