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ABSTRAKT

Tato bakalarska praca sa zaobera zobrazovacimi systémami v nuklearnej medicine, zvlast
detailne PET zobrazovanim. Dalej je zhrnutych niekolko softwarov pre simuléciu tohto
zobrazovania a v praktickej Casti vytvorena zakladna simulacia v programe Python. Jej
vystupom je sinogram, ktory je nasledne pouzity v jednotlivych rekonstrukénych algorit-
moch. Simulacia je doplnend o zahrnutie Gtlmovej a TOF korekcie. Pre demonstraciu
vplyvov réznych parametrov je vytvoreny samostatny program.

KLUCOVE SLOVA
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ABSTRACT

This bachelor ’s thesis is focusing on imaging systems in nuclear medicine, with a detailed
emphasis on PET imaging. Additionally, several software tools for simulation of this
imaging process are summarized. In the practical part, a basic simulation is created using
Python programming. The output of the simulation is a sinogram, which is subsequently
used in various reconstruction algorithms. The simulation includes attenuation and TOF
correction. A separate program has been created to demonstrate the effects of different
parameters.
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Uvod

V poslednej dobe ¢oraz viac vystupuji do popredia v oblasti mediciny zobrazovacie
systémy. Tvoria cast diagnostickych pristrojov, ktoré umoznuju vizualizédciu roznych
poskodent, 1ézii, patolégii a inych dalsich anomalii vnitri tela pacienta. Niektoré sle-
duju a odhaluji poruchy anatomickej stavby telesnych struktir, iné si zamerané na
funkc¢né zobrazenie, tzn. hodnotenie metabolizmu tkaniv zaujmu, sledovanie perfizie
a pod. Medzi takéto funkéné zobrazovacie systémy patria aj technologie nuklearne;j
mediciny.

Jej dvomi zakladnymi metédami st PET a SPECT, ktoré sa liSia najma prin-
cipom vzniku detekovaného ziarenia. SPECT vyuziva ziarenie v z radioaktivneho
rozpadu podanej latky v tele pacienta. Na druhej strane PET vyuziva pozitrony,
ktoré si emitované po rozpade danej latky. Tato praca je zamerana prave na PET
zobrazovanie, konkrétne jeho simulaciu. Niekolkymi vyhodami metédy PET oproti
SPECT st napr. lepsie priestorové rozlisenie a tym padom presnejsia lokalizacia
zdroja pozitréonovej emisie, vyssia citlivost, tzn. odhalenie aj mensich patologickych
zmien, a v neposlednom rade aj menej invazivne podavané latky.

Simulatory PET zobrazovania sa vyuzivaji najma na zdokonalovanie tejto tech-
niky, zlepsovanie a optimalizaciu parametrov, vzdelavanie, vyskum, overovanie algo-
ritmov atd. Ucelom tejto préce je vyvintt software pre simuldciu PET zobrazovania
zamerany prave na spominané moznosti vyuzitia.

Teoreticky zéklad a resers nuklearnej mediciny so zameranim na PET zobrazo-
vanie tvoria prvé dve kapitoly prace. V prvej kapitole je popisany princip réznych
interakcii vinenia a castic, zakladné veli¢iny pouzivané v nuklearnej medicine a jej
jednotlivé metody zobrazovania. Druha kapitola je detailnejSie venovana PET zo-
brazovaniu, jeho principu, detekcii, stavbe systému a geometrii usporiadania, para-
metrom, rekonstrukénym technikam a korekciam pre ziskanie ¢o najkvalitnejsieho
vysledného obrazu. Dalej je popisand metéda korekcie TOF a nakoniec st spome-
nuté podavané latky a rozne klinické vyuzitie. Tretia kapitola sa venuje zhrnutiu
niektorych uz existujicich simula¢nych nastrojov.

Nasleduje prakticka cast tvorend zvysnymi kapitolami. V stvrtej kapitole je pred-
stavena zakladna simulécia, ktorej vystupom je sinogram. Piata kapitola opisuje
implementaciu roznych rekonstrukénych technik. Pre mozné skvalitnenie vysledného
snimku sa vyuzivaju korekcie, o ktorych pojednava kapitola 6. Posledné dve kapitoly
st venované vysledkom simulacie, porovnaniam jednotlivych rekonstrukcii a vplyvov
zmeny parametrov PET zobrazovania a nakoniec vyuzitiu tohto nastroja pre vyuku

a vzdeldvanie.

12



1 Zobrazovanie v nuklearnej medicine

Zobrazovanie v nuklearnej medicine patri medzi zobrazovacie systémy v lekarstve.
Obrazy, ktoré su tymto sposobom generované, nesi informéciu o rozlozeni nuklidov

emitujuicich energiu v podobe vlnenia v tele pacienta.

1.1 Uvod do zobrazovacich systémov

Zobrazovacie systémy v lekarstve predstavuju technologické odvetvie mediciny, kto-
rého modality st vyuzivané predovsetkym na diagnostiku napr. nadorovych ocho-
reni, zmien fyziologického stavu pacienta atd., a v poslednych rokoch sa taktiez
rozméaha ich vyznam v terapii. Na svoje fungovanie potrebuji urciti formu energie.
Téato energia nielenze prechadza telom pacienta, ale aj interaguje s jeho jednotlivymi
tkanivami. Na zdklade typu a intenzity interakcie je na vystupe mozné zhodnotit,
akym typom tkaniva energia presla, resp. kde sa aké tkanivo nachadza. Vystupom
je teda bud anatomicka stavba tela pacienta, popripade casti tela pacienta, alebo
jeho funkéné zobrazenie.

Nukledrna medicina je odvetvim radiologie, kedy je na cielené zobrazenie do tela
pacienta vpravovany radioaktivny izotop. Ten sa v tele pacienta rozlozi podla akti-
vity jednotlivych organov a na zaklade interakcie s danym tkanivom emituje ener-
giu vo forme gama alebo X lucov, ¢o predstavuje energie v rozsahu 60 az 600 keV.
Energia emitovana z tela pacienta alebo samotné interakcie s potom detekované
detektormi. Nasnimanych je viacero projekcii z roznych uhlov voéi telu pacienta, z
ktorych kazda nesie informéaciu o priestorovej distribicii nuklidov. Metédou emisnej
pocitacovej tomografie si pri metédach SPECT a PET tieto projekcie rekonstru-
ované matematickymi algoritmami do vysledného obrazu. Dosahuje sa tak ovela
lepsieho kontrastu vo vyslednom obraze, ktory by bol pri konvenénom zobrazovani
(v nukledrnej medicine plandrna gamagrafia) znizovany viacerymi faktormi. Medzi
ne patri napriklad superpozicica signalu z réznych vrstiev tkaniv v blizkosti zaujmo-
vej oblasti, obmedzena priestorova rozlisovacia schopnost, zoslabenie ziarivého toku
pri prechode tkanivami, detekcia rozptyleného Ziarenia a pod. [I] VySetreniami po-
mocou nuklearnej mediciny povacsine ziskame funkéné zobrazenia, tzn. informaciu
o fyziologickom stave tela pacienta, popripade jeho vadach a aktivite jednotlivych

tkaniv.

1.2 Zakladna fyzika a radiolégia

Radiacia je presun energie skrz urc¢ity priestor alebo hmotu. Uskutoc¢nuje sa na za-

klade interakcii Ziareni s hmotou alebo interakcii castic ¢i uz nabitych alebo nenabi-
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tych s hmotou. Hmotou sa v tomto kontexte rozumie struktira atémov jednotlivych
tkaniv. [2]

Atom a jeho Struktara

Atém je zakladna stavebna castica vsetkych latok, ktord sa sklada z kladne nabitého
jadra s proténmi a nenabitymi neutréonmi a zaporne nabitého elektrénového obalu.
Obal sa sklada z elektronov, ktorych pocet je v zékladnom stave atému rovny poctu
proténov v jadre. V tomto stave je atém navonok elektricky neutralny. Struktira
atému, tzn. pocet a rozlozenie (konfigurdcia) elektrénov, presnejsie elektronov na
valen¢nej (vonkajsej) vrstve, udava chemické vlastnosti a stabilitu atému. Rozmery
atému st velmi malé, jeho polomer je priblizne 107 m a vicsinu jeho hmotnosti
predstavuje samotné jadro.

Proténové ¢islo Z udava pocet protonov v jadre, neutrénové ¢islo N pocet neutro-
nov a ¢islo A pocet nukleénov, teda proténov a neutréonov dohromady (A = Z+ N).
Standardné oznacenie atému je 4X, kde X je symbol pre dany atém. Naboj kaz-
dého proténu je rovny e = +1,6.1071? C, presny protiklad ndboju kazdého elektrénu.
Neutrony su elektricky neutralne castice, tzn. maji nulovy nédboj. Vnutri jadra st
stabilné, avsak mimo neho sa vedia delif na protény, elektrony a antineutrina. Na
zaklade proténovych a nukleénovych ¢isel rozliSujeme niektoré latky, ktoré ich majua
rovnaké alebo podobné. Nuklid je latka, ktorda mé rovnaké proténové aj neutrénové
¢islo: A = 2Z. Izotopy maju v jadre rovnaky pocet proténov, ale rozny pocet ne-
utrénov, no vacsinou maju identické chemické i fyzikalne vlastnosti. Izobary maju
rovnaké nukleénové ¢isla, ale rozne proténové, Cize su aj vlastnostami odlisné. Izo-
méry maju rovnaky pocet protéonov i neutréonov, ale odlisné energie jadra. Vznikaju
metastabilné prvky, ktoré su energeticky chudobnejsie ako povodné.

Elektrony st okolo jadra usporiadané v energetickych hladindch ako na obr. [1.1]
Na kazdej je uréeny maximélny pocet elektrénov, ktoré ju mozu zaplitat. Pre prvi
hladinu st to 2 elektrény, pre druhu 8, a postupne pre vsetky hladiny podla vzorca
2n?, kde n je éislo danej hladiny. Jednotlivé hladiny vyjadrujt aj isty energeticky
level v elektronovom obale atému. Maji oznacenia pismenami K, L, M, N, ..., pri-
com K je najvnutornejsia hladina s najmensou energiou. Presnejsia pozicia kazdého
elektronu je popisana kvantovymi ¢islami.

Hladiny st taktiez oznac¢ované hlavnymi kvantovymi ¢islami n = 1,2, 3, ..., kedy
n = 1 je vnitorna K hladina. Hlavné kvantové ¢islo teda popisuje aj energeticky level
daného elektrénu. Jeho orbitalny moment vyjadruje vedlajsie kvantové ¢islo [, ktoré
nadobtuda hodnot [ = 0,1, 2, ..., n—1. Orientaciu magnetického momentu elektréonu v
magnetickom poli udava magnetické kvantové ¢islo m; = =1, —l+1, ..., —1,[ a smer

elektrénového spinu spinové kvantové ¢islo mgy = +1/2, —1/2. Na to, aby sa elektrén
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Obr. 1.1: Oznacenie elektronovych hladin(3]

mohol odtrhnuf od atému je potrebné atému dodat energiu rovnu alebo vacsiu ako je
vazbova (disociacnd) energia daného elektrénu, ktord je formou potencidlnej energie.
Kedze tieto deje sa uskutocnuju na mikroskopickej trovni, energia je udavana v
jednotkéch keV, 1keV=1,6.10"16J.

Pokial je dodané energia mensia ako disocia¢nd, elektréon sa moze pohybovat len
v ramci elektronového obalu. Aj to vsak len vtedy, pokial je dodand energia vys-
sia ako rozdiel danych energetickych hladin. Disociacné energia je udavana zaporne,
pretoze vyjadruje mnozstvo energie, ktord elektréonu musi byt odovzdana. Najmensiu
disocia¢nu energiu ma vrstva vonkajsia, pretoze elektrony sa najlahsie odputaji, na-
opak najvnutornejsia vrstva bude mat najvacsiu, pretoze jadro si elektrony silnejsie
tiahne k sebe. Ak je elektréonu dodana vyssia energia ako disociacné, zvysok energie

elektron vyuzije ako svoju kinetickui energiu na pohyb po uvolneni sa z atému. [2]

Al [l

Elektromagnetické Ziarenie

Elektromagnetické ziarenie je oscilujtce ziarenie, nemé ziadnu hmotu, nie je ovplyv-
nované elektrickym ani magnetickym polom a v danom médiu mé konstantni rych-
lost. Tvoria ho dve zlozky na seba navzajom kolmé a takisto kolmé na smer Sirenia
- elektricka a magneticka zlozka. Maximalnu rychlost nadobida vo vakuu, moze sa
sirif priamociaro, ale jeho trajektoria moze byt taktiez narusend jeho interakciami s
okolim. Elektromagnetické ziarenie sa da popisat dvojitym spésobom: aj ako vlnenie
aj ako prud ¢astic - foténov (dualita). VInova povaha ziarenia sa uvazuje pri inte-
rakcidch s objektami rozmermi podobnymi vinovej dizke foténov. Na druhej strane
casticova povaha sa prejavuje pri interakciach s objektami, ktoré maji rozmery ovela
mensie ako je vlnova dizka foténov.

Pokial sa uvazuje ziarenie ako vlna, je popisané vlnovou dizkou A, amplitidou,
frekvenciou f a periédou 7. Vlnové dlzka je vzdialenost medzi identickymi bodmi

dvoch po sebe idtcich cyklov. Cas jedného cyklu je peridda a frekvencia je jej pre-
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vratenou hodnotou (1/7). Rychlost vlnenia ¢ je dand vztahom [1.1}

c= ; (1.1)

Elektromagnetické ziarenie vo forme castic je prud foténov, z ktorych kazdy ma

energiu vyjadrenu ako

E:h.f:h;, (1.2)

kde h = 6,626.1072*J.s je Planckova konstanta.

Elektromagnetické ziarenie ma Siroké spektrum vlnovych dlzok, podla ktorych
definujeme charakter ziarenia:

o radiové vlny - A=1—10>m

e mikroviny - A =103 - 1m

« infracervené ziarenie - A = 1 mm - 780 nm

o oblast viditelného ziarenia - A = 380 — 780 nm

« ultrafialové ziarenie (UV) - A = 10 — 380 nm

e RTG ziarenie - A =0,1 — 10 nm

e 7y ziarenie - A < 0,1 nm
Ziarenia s vinovymi dlzkami A < 200 nm, tzn. za UV oblastou, st ionizujtce Ziarenia.
Pri ich interakcii s hmotou dochédza k odovzdaniu energie atému, ktora je dosta-
tocna na to, aby uvolnila elektréon z obalu. Pre medicinu je najddlezitejsia oblast
RTG a + ziarenia (energia rddovo 107! az 10% keV), infracervené Ziarenie vyuzivané
v termokamerach, radiové viny v rozmedzi 10 — 100 MHz pre MRI zobrazovanie
a viditelné spektrum vyuzivané v endoskopii, mikroskopii, atd. Pre zobrazovanie v
nuklearnej medicine je klucové v Ziarenie, ktoré je emitované radionuklidom vpra-

venym do tela pacienta. [2]

Casticové Ziarenie

Casticové ziarenia st popisané ako kvanta urcitého typu Castic, ¢asto ide o Cas-
tice emitované z radioaktivneho prvku, teda vznikaju pri radioaktivnej premene.
Elektrény, ktoré st emitované jadrom radioaktivneho prvku st oznacované ako [
Castice. Presnejsie st to 871 Castice, inak nazyvané pozitrény. Obdobné castice emi-
tované vsak z orbitalov elektréonového obalu alebo takisto vznikajice pri premene
atémovych jadier st zasa - Castice (negatrony). Tieto dve proticastice nevydrzia
dlho vo volnom stave a za kratky cas spolu anihilujd, pricom vzniknt dva fotény
v, ktoré sa pohybuju presne opac¢nym smerom. Neutrony vznikaji ako volné cas-
tice pri fizif jadier a st délezité pri vyrobe radionuklidov. Castice o pozostévaijii z
dvoch proténov a dvoch neutrénov a podobaji sa atému hélia  He?*. Tiez vsak k
stabilnému stavu potrebuja dva elektréony z okolia, ¢im vytvoria navonok elektricky
neutralne castice. [2]

16



Interakcie ziarenia s hmotou

Pri interakciach ziarenia s hmotou dochadza v tomto systéme k zmene alebo zacho-
vaniu urc¢itych veli¢in. Pre tie, ktoré ostavaju nemenné, platia zakony zachovania v
radiolégii a su to velic¢iny: celkova energia systému, jeho hybnost, celkovy naboj a
pocet Castic. Spomedzi vSetkych si spomenieme tie najzakladnejsie, ktoré su aj pre
nuklearnu medicinu najddlezitejsie.

Ionizacia je dej, pri ktorom sa atému dodé energia potrebna na uvolnenie elek-
tronu z obalu. Pokial je dand energia mensia, nastava excitacia - elektron prestupuje
do vyssej energetickej hladiny, ale neoptusta elektrénovy obal. Opacénym dejom je
deexcitacia, kedy sa excitovany elektrén znova presunie do povodnej hladiny. Vy-
ziari sa pritom energia vo forme bud elektromagnetického ziarenia alebo Augerovho
elektronu. LET (linear energy transfer) je veli¢ina, ktord uddva mnozstvo energie
absorbovanej na jednotku dizky. Uddva sa v keV /pm. Rozptyl je interakcia, kedy je
vychylend trajektoria jednotlivych castic. Pokial sa kineticka energia castic nementi,
rozptyl je pruzny. Ak vSsak dodand energia systému je ovela vacsia ako vysledna kine-
ticka energia castic, interakcia je nepruznd. V tomto pripade je trajektoria elektrénu
vychylend pozitivnym nabojom jadra a sposobuje stratu jeho kinetickej energie,
ktora sa premeni na energiu elektromagnetického ziarenia. Nazov Bremsstrahlung
oznacuje emisiu tohto ziarenia, tiez oznacovaného ako brzdné zZiarenie, vyobrazené
na obr. [[.2

o]
W
Electron .
=@e
X-ray

Obr. 1.2: Brzdné ziarenie, ktoré vznikne vychylenim trajektérie elektronu jadrom[6]

Nepruznymi zrazkami taktiez interaguju fazké a nabité cCastice s elektronmi
hmoty absorbujicej ziarenie. Medzi tieto Castice patri napr. a - Castica, protony
alebo deuterény (atém, v ktorého jadre je 1 protén a 1 neutrén). Ich interakcia s

hmotou je sprostredkovana posobenim elektrického pola. Pri nej stracaju velku cast
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svojej kinetickej energie, ktort predavaju elektrénom vo forme excitacnej a kinetickej
energie.

Neutrény ako nenabité castice mozu reagovat s hmotou pruznymi aj nepruznymi
interakciami. Nemo6zu priamo sposobif excitaciu alebo ionizaciu, mozu vsak reagovat
s atomovym jadrom alebo inymi volnymi casticami, ktoré tieto javy sekundéarne
sposobia. Pri interakciach pruznymi zrazkami je vymienana energia najvyssia, pokial
neutréon interaguje s hmotnostne podobnou ¢asticou (vac¢sinou atém vodika). Takto
reagujui neutrony s kinetickou energiou nizsou ako 10 MeV. Pre kinetické energie
vyssie ako tato hodnota nastdva nepruzna zrazka.

Pri prechode RTG alebo « zZiarenia s hmotou moze dojst k absorpcii, rozptylu
alebo Ziarenie nemusi s hmotou vobec interagovat. Na obr. je vyobrazeny foto-
elektricky jav - dej, pri ktorom je elektronu odovzdana vsetka energia prechadzaju-
ceho fotonu. Kinetickd energia uvolneného elektrénu je dand rozdielom odovzdanej
a vazbovej energie. Uvolnenie elektrénu z obalu sprevadza jav, kedy elektrony z vys-
Sich hladin postupne zapliiaji prazdne miesto po uvolnenom elektréne tak, aby boli
zaplnené hladiny najblizsie k jadru. Pri tomto prechode nastava deexcitacia a uvol-
nena energia sa vyziari vo forme charakteristického RTG Ziarenia alebo ako Augerov

elektrén.

Ejected photoelectron

L7 “~4<_  Electron fills vacanc pe= T T T ~
~ ~ L
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S
/7 --= ‘/\/VVVL) /'/ K \Q
A o) \ : T
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| Nugleus ! 1 I
. 1 ! H E;-E; I H ' '
\ '\ JK h 'l \ K 1
\ N L J \ K ; O
N RS- L X ‘~____,:' )
N S A ’
~ L’ . L
S - s L~  Auger @
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Obr. 1.3: Fotoelektricky jav so stcasnym vyziarenim charakteristického zZiarenia a
Augerovho elektronul7]

Comptonov rozptyl (obr. [1.4) je interakcia prevldadajica medzi foténom a elek-
tréonom z valenc¢nej vrstvy. Foton prechadzajiceho Ziarenia doda cast svojej energie
valenénému elektrénu a jeho trajektoria sa vychyli v dosledku odovzdania tejto ener-
gie. Vysledna energia foténu zavisi od uhlu rozptylu vztahom

Eo

1+ B (1 —cos(f)’

E; (1.3)

kde Ey je energia rozptyleného foténu, Ey je pociatocna energia foténu a 6 je uhol
rozptylu.
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Rayleighov rozptyl (obr. [1.4]) prevlada pri velmi nizkych energidach RTG Ziarenia.
V tejto interakcii foton energiou svojho elektrického pola sposobi oscilaciu atému,
s ktorym interaguje. Atém touto energiou emituje fotén s rovnakou vlnovou dlzkou

ako foton prechadzajiceho ziarenia, ale s pomerne malym smerovym vychylenim.

COMPTON SCATTERING RAYLEIGH SCATTERING

Obr. 1.4: Comptonov (vlavo) a Rayleighov (vpravo) rozptyl[§]

Poslednou dolezitou interakciou, najméa pri PET zobrazovani, je tvorba paru
elektron - pozitréon. Pri vysokych energiach prichadzajiceho foténu a jeho interakeii
s elektrickym polom jadra atému dochadza k odstiepeniu elektréonu a pozitrénu.
Energia foténu sa preda tymto dvom casticiam vo forme ich kinetickej energie. Kedze
pozitrén je ako volna ¢astica nestabilny, v kratkej dobe anihiluje s volnym elektrénom
a dochadza k vzniku dvoch foténov vy ziarenia s rovnakou energiou 511 keV, ktorych
trajektorie maju opacny smer. Energia prichadzajiceho fotonu musi byt teda vyssia
ako 2 - 511 keV.

2 B

Radioaktivita a zakladné veliCiny

Rédioaktivita (tiez radioaktivny rozpad) je spontdnny proces premeny jadier. Pod-
stata spociva vo vyziareni castice alebo elektromagnetického ziarenia nestabilnym
jadrom (obr. , ktoré sa nasledne premeni na dcérske jadro. To moze byt sta-
bilné alebo nestabilné. Pokial je nestabilné, podlieha dalsej kaskade procesov tejto
premeny a7 nadobudne stabilitu. Castice v jadre (protény a neutrény) st viazané
ovela vicsou energiou ako elektréony v obale, preto energia uvolnena pri tomto pro-
cese bude omnoho véacsia. Pokial je radioaktivita zapri¢inend presunom neutrénu v
jadre medzi neutrénovymi energetickymi hladinami alebo obdobne proténu medzi
proténovymi hladinami, nazyva sa tato premena izomerickd, nakolko sa zachovava
protonové ¢islo Z a neutronové ¢islo N. Priklad takejto premeny je v rozpad, kedy
je emitované kvantum foténov. V pripade, Zze neutrén spadne do proténovej hladiny
alebo protén do neutrénovej, dané premena je oznacovana ako 3 rozpad. Tazké jadré
atémov nadobudaju stabilitu vyziarenim tazkej castice a, ktora pozostava z dvoch

proténov a dvoch neutrénov. [4]
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Obr. 1.5: Réddioaktivna premenal9]

Hlavnou veli¢inou, ktord charakterizuje radioaktivnu latku (radionuklid), je ak-

tivita A. Udava pocet radioakivnych premien, ktoré v nej prebehni za jednotku casu

- »
A= —— 1.4

dt Y ( )

kde dN je pocet radioaktivnych premien v casovom intervale dt. Rovnica ma zaporné

znamienko kvoli vyjadreniu ubytku jadier za dany cas. Jednotkou aktivity je Bq
(becquerel). Starsou jednotkou je Ci (curie), ktord predstavuje 1Ci= 1,6-1071°GBq.

Aktivita je tiez priamo umernd poc¢tu este nepremenych jadier (1.5)):
A=\X-N, (1.5)

kde )\ vyjadruje rozpadovii konstantu, jej jednotkou je s—!. Aktivitu ako funkciu

¢asu je mozné potom vyjadrit ako
A(t) = A(0) - e, (1.6)

[10]

Cas, za ktory povodna aktivita rdadionuklidu klesne na polovicu svojej pévodnej

hodnoty, sa nazyva polocas premeny a je vyjadreny ako [1.7]

V nuklearnej medicine je dolezity taktiez biologicky polocas premeny 7;, ktory
je definovany ako ¢as, za ktory sa vylaci polovica pévodného mnozstva radionuklidu
z organizmu. Redalnu situdciu, a teda kombinaciu oboch tychto ¢asovych velicin,

vyjadruje parameter efektivny polocas premeny (|1.8]):

S (1.8)
T.;, Ty Ty .

20



[5]

Pri vystaveni pacienta radioaktivnym prvkom a Ziareniam je treba vziat do tivahy
aj veli¢iny, ktoré popisuju ich uc¢inky na ludsky organizmus. Expozicia predstavuje
mnozstvo celkového elektrického naboja () vzniknutého ionizaciou elektromagnetic-
kého Ziarenia na jednotku hmotnosti m a jej jednotkou je teda C.kg™! (skor pouzi-
vand jednotka R - rentgen) (1.9):

X== (1.9)

m

Absorbovana davka je veli¢ina, ktora je vyjadrend ako energia E prenesend ioni-

zujlcim ziarenim na jednotku hmotnosti oziareného tkaniva m [L.10}

D = — (1.10)

Jednotkou absorbovanej davky je Gy (gray), pricom 1Gy=1 J.kg™ 1.
Veli¢inou, ktora popisuje biologicky tc¢inok ziareni v tkanivach je davkovy ekvi-
valent H dany vztahom [1.11
H=D.Qr(L), (1.11)

kde D je absorbovand davka a Qp(L) je akostny faktor, ktory je linedrne zavisly od
prenosu energie LET a typu nabitych ¢astic v tkanive. Zakladnou jednotkou je Sv
(sievert).

Stochastické (ndhodné) ucinky v tkanive 7' popisuje ekvivalentnd davka Hrp g

vyvoland ziarenim R. Je odvodend nasledovnym vzorcom [I.12}
HT,R = DT7R.wT,R, (112)

kde wr g je radia¢ny vahovy faktor pre dané Ziarenie. Urcuje relativnu efektivitu
daného typu ziarenia pri vytvarani skodlivych dc¢inkov na organizmus. Jednotkou
ekvivalentnej davky je takisto ako pre davkovy ekvivalent Sv, nakolko radiacny
vahovy faktor je obdobou pre akostny faktor.

Celkova ekvivalentna davka sa da vyjadrit aj ako suma prispevkov od jednot-
livych tkaniv oziarenych danym ziarenim Hp a vahovanych tkanivovym vahovym

faktorom wr pre kazdé tkanivo alebo organ.
E=> wr.Hr. (1.13)
T

Vztahom je urcena efektivna davka, ktora je najlepsou aproximaciou stochastic-
kych biologickych tuc¢inkov. Je preto aj najdolezitejSou veli¢inou v oblasti radiacne;j
ochrany.

2] [5]
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1.3 Modality

Jednotlivé typy zobrazovania sa liSia akviziénymi technolégiami a typom energie,
ktora je vyuzita. Na zdklade toho na diagnostiku réznych ochoreni je pouzivana
modalita, ktora by mala najpresnejsie zobrazif dany problém. Z nuklearnej mediciny

st to najmé planarna gamagrafia, SPECT a PET.

Planarna gamagrafia

Planarna gamagrafia alebo planarne zobrazovanie poskytuje 2D projekcie. Vysledny
obraz vznika sumaciou foténov pri detekcii. Tieto fotény vznikaju na zdklade in-
terakcie radiofarmaka s cielenym tkanivom tela pacienta. Ziarenie, ktoré vzniks je
vsesmerové, preto sa vyuzivaju kolimatory na usmernenie a vyber pozadovaného
zvizku vzniknutych foténov. Ziarenie foténov - « ziarenie je zachytené gamakame-
rou, ktora prevedie Ziarenie v na ziarenie viditeIného svetla a to je nésledne zosilnené
fotondsobicom. Pri detekcii je vyhodnocovana informéacia o pozi¢nej siuradnici, teda
o mieste vzniku fotéonu, a jeho energia. Nevyhodou planarnej gamagrafie je sumacné
zobrazenie, tzn. ze vysledny obraz je ovplyvneny aj tkanivami v blizkosti oblasti

zaujmu, teda signal je utlmovany tymito vrstvami. [1}[2]

Emisna tomografia

Tymto problémom sa predislo emisnou tomografiou, kedy sa z nasnimanych projekcii
spétne rekonstruuje matematickymi algoritmami vysledny 3D obraz. SPECT (Single
Photon Emission Tomography) je metéda, ktord zachytéva snimky z viacerych uhlov
pomocou jednej az troch hlavic v (Angerovej) kamery. Snima sa takisto ako pri
planarnej gamagrafii pozicia a mnozstvo foténov vyziarenych z tela pacienta po
interakcii radiofarmaka s tkanivom zaujmu. Vyuziva absorpént kolimaciu, ktora
vymedzi smer zviazku dopadajucich foténov. Zo snimkov sa nasledne rekonstruuje
obraz danej casti tela, ¢im je odstraneny problém sumacného zobrazenia. Projekcie
sa snimaju v 180° rozpati pre kardiologické vySetrenia, pre ostatné v rozpati 360°.
m &

Metédou PET (Positron Emission Tomography) zachytavame anihilacie elek-
trénu a pozitronu po interakcii radiofarmaka s tkanivom, ku ktorému ma prislusni
afinitu. Pri anihilacii tychto dvoch anticastic vznikaju dva fotéony v s rovnakou ener-
giou, ktoré sa pohybuju presne opacnym smerom. Vyhodnocuju sa dolety foténov
na dva proti sebe leziace detektory. Na zaklade toho vieme nésledne urc¢it miesto
vzniku anihilacie a takisto sa nasledne aplikuju rekonstrukéné algoritmy, bez ktorych

by bolo dosiahnuté velmi zlé priestorové rozlisenie. [I]
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2 PET zobrazovanie

PET zobrazovanie alebo tiez Pozitronova Emisna Tomografia je odvetvim nuklearnej
mediciny. Obrazy, ktoré generuje, su zalozené na distribucii nuklidov emitujicich

pozitréony v tele pacienta.

2.1 Fyzikalny princip PET

Ako uz bolo spomenuté vyssie, princip PET zobrazovania spociva v detekcii jed-
notlivych anihilacii elektronu a pozitronu za stucasného vyziarenia dvoch fotéonov v
siriacich sa protichodne. Pozitrony st emitované z jadier atémov radionuklidu, ktory
sa vpravi do tela pacienta. Tieto jadra sa dostavaju do nizSej energetickej hladiny
a stavaju sa stabilnymi premenou proténu na neutrén. Jadrd atémov maja hladiny
takisto ako obal pre neutréony aj protény. Konverzia protonu na neutréon nastane,
ked proton spadne do neutrénovej hladiny. Stane sa tak z neho neutrén a vyziari
sa Castica s jednym kladnym nabojom - pozitrén a neutrino (Castica s malou hmot-
nostou, nepdsobi takmer ziadnou elektrostatickou silou). Jadro sa po tejto premene
stava stabilnejsim. Pozitrony su z jadra emitované s roznymi energiami, ktoré maju
spojité spektrum a su charakteristické pre dany radionuklid. Volny pozitréon nasledne
podlieha v tkanive interakcidm a po kratkej dobe strati svoju kinetickil energiu a
anihiluje s volnym elektrénom okolitej hmoty (obr. 2.1)). Oba fotény, ktoré vznikna
pri vytvoreni paru elektron - pozitron maju energiu 511 keV. Je to z dovodu, ze klu-
dovd hmotnost elektrénu a pozitrénu zodpoveda 511 keV. Anihilacné ziarenie, ktoré
odpovedd dvom vyziarenym foténom +, vznika vzdy stbezne a pod uhlom 180°.
Pokial fotény nepodlahnt ziadnym rozptylovym interakciam, st detekované v jed-
nej linii detektormi, ktoré sa nachadzaju v kruhu okolo pacienta. Vzdialenost, ktoru
pozitréon prejde v ludskom organizme je len niekolko mm, preto fotony ~ Ziarenia

vznikaji len kratko po premene jadier radionuklidu. [10] [11]

2.2 Detekcia PET zobrazovania

Zakladom kazdej detekcie PET zobrazovania je vyhodnotif kazdu jednu anihilaciu
ako samostatny dej. Snimace po stranach pacienta zaznamenavaju kazdy jeden ~ 1u¢
a na zaklade ¢asovej zhody v blizkom ¢asovom intervale na protilahlych detektoroch
st vyhodnotené vzajomné koincidencie. Tie mézu nastat trojakého typu, vyobrazené
st na obr. 2.2l Bud su to koincidencie v jednej linii, kedy nedoslo k ziadnej dalse;
interakcii v lucov pred detekciou a ziadnej zmene ich smeru. Moze sa vsak staf,
ze ~ lace sa v priebehu svojho doletu vychylia oba alebo len jeden z nich. To mé

za nasledok zachytenie v li¢u na inom detektore, a preto sa vo vyslednom obraze
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Obr. 2.1: Anihildcia paru elektrén - pozitron za sucasného vyziarenia dvoch foténov
v [12]

objavi sSum. Poslednym typom koincidencie je ndhodné, kedy nastant detekcie dvoch
~ licov vzniknutych odlisnou anihilaciou v blizkej dobe a systém ich vyhodnoti ako
jeden. [2] [11]

True Scatter Random

Obr. 2.2: Typy koincidencii a vysledné linie anihildcie[13]

Cas, kedy sa detekuju dva fotény ako fotony z jednej anihildcie elektrén - pozit-
ron, musi byt ¢o najkratsi, aby bola redukovana detekcia nahodnych koincidencii.
Oznacuje sa ako 27 a obvykle byva jeho hodnota okolo 12 ns. Koincidencie sa de-
tekuji na zaklade toho, Ze ¢as medzi zaznamenaniami danych dvoch foténov nepre-
siahne casovy interval 7. Mdze to byt pred alebo po koincidencii jedného foténu s
rozdielom 7, preto sa pouziva ¢asové okno 27. Niekedy sa udava vztahom: %, kde d
je vzdialenost medzi danymi dvoma detektormi a ¢ je rychlost svetla. [10] [11]

Na zostrojenie systémov detekcie PET zobrazovania existuje viacero sposobov a
kombinécii. V dnesnej dobe takmer vsetky PET systémy vyuzivaju ako detektory
scintilatory spojené s fotonasobi¢om. V scintilacnom krystali sa cast - Ziarenia pre-
transformuje na fotény viditelného svetla. Zvysna cast v samotnom detektore pod-
stupuje interakciam ako s fotoelektricky jav, Comptonov rozptyl alebo z daného

detektora vyjdu bez interakcii. Najviac pouzivany material na vyrobu scintila¢nych
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krystalov je momentalne BGO (bizmut germanat oxid). Svetlo je ale z BGO vysie-
lané pomalsie, preto je v poslednej dobe nahradzovany inymi materialmi. St nimi
najméd LSO (lutecium oxyorthosilicate), LYSO (lutecium-yttrium oxyorthosilikét),
GSO (gadolinium oxyorthosilikat). Maji podobné absorpéné schopnosti ako BGO,
avsak svetlo emituju ovela rychlejsie. Redukuju tak mftvu dobu detektoru, po ktori
nie je schopny zaznamenat dalsiu koincidenciu (4,5 ns oproti 12 ns u BGO) a tiez
lepsie rozoznavaju pravé a ndhodné koincidencie. Nevyhodou tychto materialov je
vsak to, Ze s v mensej miere radioaktivne. Geometria blokového detektoru pozos-
tava zo scintilatorov, ktoré si nasledne rozdelené do matice mensich krystalovych
elementov. [1] [2] [10] [LT]

Fotony viditelného svetla emitované zo scintilaénych krystalov si nésledne pre-
menené na prudovy ¢i napatovy signal a dalej hodnotitelné. Tento dej nastava vo
fotonasobici, kedy sa vstupny zvazok foténov privedeny na fotokatdédu zmnohonéa-
sobi pomocou systému dyndd (elektrédy vnutri fotondsobica) bez degradacie casovej
informacie, ¢o je ddlezité pre elektronicku kolimaciu. Nasledne st zndsobené fotéony
pomocou zbernej elektrody (an6dy) premenené na signal. Fotondsobice st rozmiest-
nené tak, ze zbieraju signal z jednotlivych matic scintilaénych krystélov (obr. .
Pozicia (z,y) sa vyhodnocuje na zaklade vystupov z fotondsobi¢ov vahovanych al-
goritmom stredového bodu. Odpoved potom nie je linedrna v ramci detektorového
bloku kvoli rozdielnej lokacii jednotlivych krystalov vzhladom k fotondsobicu. Preto
pri spatnej rekonstrukcii je prevedend okrem iného aj linearna korekcia. V signaloch
z fotonasobicov je obsiahnutéd informacia o pozicii anihilacie, case a tiez energiach
jednotlivych foténov. Su nasledne posielané do pocitacového vybavenia systému,
ktory vzdy vyhodnoti detekciu foténov na jednej linii a pocet tychto detekcii na

kazdej linii ulozi a nésledne z toho spétne rekonstruuje obraz. [2] [10]
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Obr. 2.3: Geometria detektorov PET zobrazovania[l4]

V detektore je taktiez mozna detekcia vo fotopiku, kedy sa vyhodnoti energia
jednotlivych foténov interagujtcich s detektorom a vyberie sa najvyssia, ktora od-
povedd minimalnemu vplyvu rozptylov a interakciam v tele pacienta po anihilacii.

Realizuje sa prahovanim vystupnych hodndt fotonasobic¢a - amplitida je timerna
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energii foténu, ktory bude prepusteny dalej na vyhodnotenie a vysledné zobraze-
nie. Prahuje sa tiez pomocou energetického okna, ktoré prijima energie vacsinou v
rozmedzi 350 - 650 keV. Tymto spdsobom sa zredukuji rozptylené fotony, avsak
neddjde k uplnej elimindcii. Na to si potrebné dalsie korekcie. [10]

Kedze uvazujeme o prilete v foténov s energiou 511 keV, detektor pre PET
zobrazovanie by mal mat vysoku silu na zastavenie daného ziarenia. Takisto by
mal maf idedlne velké energetické rozlisenie, aby bolo mozné rozoznat priamy a
rozptyleny foton dopadajiceho ziarenia. Pokial uvazujeme, ze dva fotony vzniknuté
odlisnou anihilaciou mozu priletiet na detektor po sebe v kratkom casovom intervale,
na ich detekciu ako dvoch odlisnych fotonov je potrebné vyssie ¢asové rozlisenie.
Pre presnu lokalizaciu jednotlivych anihilacii je nutné dosiahnut vysoké priestorové
rozlisenie. [11]

Rozlozenie detektorov okolo pacienta moze byt rdzne, najcastejsie je pacient
plne obklopeny prstencom detektorov v jednej rovine. Tato rovina sa oznacuje ako
transverzalna a smer kolmy na nu je smer osi z. Vacsinou su detektory usporiadané
v cylindrickej geometrii, aby mohli byt koincidencie snimané sicasne pod roznymi
uhlami. V axidlnom smere st rozmery detektorov (ich priemer) rozne pre rozlicné
vysSetrenia - napr. na vysetrenie mozgu je to okolo 47 c¢m, na snimanie celého tela
az 90 cm. Nizsie rozmery maji vyhodu vo zvySenej senzitivite (vacsi uhol prijatia)
a tiez v lepSom priestorovom rozliSeni (znizeny pocet nekolinedarnych foténovych
interakcii). U PET detektorov st pridané aj na ich koncoch stity, ktoré si urc¢ené na
redukciu foténov, ktoré nepatria koincidencnému FOV (field of view). Je to zaber
detektoru na danu cast tela pacienta, kde ku koincidenciam moze dojst. Ostatné
fotény mozu byt detekované ako nahodné koincidencie a tiez mézu zvysovat mitvu
dobu detektoru. Preto tieto Stity znizujua ich prilet a detekciu, nevedia ich vsak tplne

eliminovat. [10]

2D vs. 3D detektory

Pri snimani 2D obrazu je pouzitd geometria detektorov taka, ze medzi jednotlivé
prstence je vlozeny deli¢, ktory je vicsinou tvoreny wolfrimom (obr. . Ich 1loha
spociva v absorpcii fotonov a prepustani iba tych, ktoré dopadaji kolmo na detek-
tor. Na zaklade toho u PET zobrazovania nie je nutna kolimécia, zaroven sa znizi
pocet nahodnych koincidencii a tiez mftva doba detektoru. Podobne sa redukuje aj
pocet detekovanych rozptylenych foténov, pretoze tie budu absorbované v delicoch
(septach).

U 3D PET zobrazovania st tieto septd odstranené (obr. 2.4)), takze nie je pri-
tomny ziaden sposob kolimécie. Koincidencie mézu byt detekované roznymi prs-

tencami detektorov a takisto réznou kombinaciou prstencov. Pravé koincidencie st
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Obr. 2.4: Geometria zobrazovania pre 2D a 3D PET systémy[15]

sniman¢ iba prvym prstencom detektorov. Postivanim zdroja smerom k centralnemu
rezu dochadza k zvysSovaniu poc¢tu kombinacii prstencov detektorov, ktorymi moze
byt koincidencia zaznamenanda. To ma za nasledok zvysenie senzitivity, ale aj poc¢tu
detekovanych nahodnych koincidencii a tiez mftvej doby detektoru. U 3D detektorov
je pomer poé¢tu rozptylenych koincidencii k poc¢tu skutoénych koincidencii (priblizne
50%) rozhodne vyssi oproti 2D detektorom, u ktorych tento pomer tvori 15%. [2]
[10]

2.3 Parametre zobrazovania

Dolezitym parametrom, pomocou ktorého hodnotime kvalitu vysledného obrazu je
priestorova rozliSovacia schopnost. T4 je definovand v troch smeroch: radialnom,
axidlnom a tangencidlnom. Faktory, ktoré limituju dobré priestorové rozlisenie u
PET systémov st najma vnitorné priestorové rozliSenie detektorov, vzdialenosti,
ktoré pozitrony prejda pred anihilaciou a to, ze fotény nie st emitované navzajom
presne opac¢nym smerom. Priestorové rozlisenie je najlepsie v centre zorného pola a
mierne sa zhorsuje so zvysujicou sa vzdialenostou od stredu. Je to zapri¢inené tym,
ze fotony emitované z centra pod detektorom ho vedia zasiahnut iba kolmo, avsak
fotony z ostatnych miest zasahuji detektor sikmo. Kvoli urcitej hrubke detektoru
zapri¢ifiuje neistota v hibke interakeie aj neistotu v LOR (line of response) pre tieto
sikmo emitované fotony. Vzdialenost, ktort prejdu pozitrény po ich vyziareni je
dand energiou, ktort vyziarenim ziskaju a takisto hustotou tkaniva, v ktorom sa
pohybuji. Pokial je energia nizsia, priestorové rozlisenie bude lepsie. To isté plati
aj pri vyssej denzite daného tkaniva. Najlepsie dosahované priestorové rozlisenie je
2 az 3 mm, u komerc¢nych systémov 5 az 6 mm a je urcené prave strednou volnou

drahou pozitrénu po jeho vyziareni. Jeden z poziadaviek na ¢o najlepsie priestorové
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rozlisenie je ¢o najvacsi pocet krystalov umiestnenych na gantry. [1] [2] [10]

Spolu s priestorovou rozlisSovacou schopnostou je aj energeticka rozliSovacia schop-
nost (odliSenie kontrastu vo vyslednom obraze) dand materidlom scintilatoru. Naj-
pouzivanejsi materidl v dnesnej dobe BGO so svojou vysokou hustotou a atémovym
c¢islom sposobuje mensi vplyv rozptyleného Ziarenia na okolité detektory. To ma
za nasledok lepsie energetické rozliSenie (uzsi fotopik detekéného spektra) a taktiez
priestorové. [1]

Pomer skutoc¢nych koincidencii detektoru je dany vzfahom

Ry = 2AGé, (2.1)

kde Rr je dand miera, A je miera pozitrénovych emisii zo zdroja, G je geometrické
ucinnost detektoru a € je vlastna acinnost (senzitivita) oboch detektorov. [2]
Podobnym parametrom je NECR (noise equivalent count rate) (2.2)), ktory vy-
hodnocuje celkovy podiel koincidencii u PET zobrazovania:
72

NE e — 2.2
CR T+ S+ KR’ (2:2)

kde T je miera koincidencii skuto¢nych (true), S je miera rozptylenych (scattered), R
je miera nddhodnych (random) a K je faktor, ktory zavisi od typu korekcie pouzitéej
na odstranenie ndhodnych koincidencii pri spatnej rekonstrukeii. [11]

Casovi rozliSovaciu schopnost limituje scintilaénid doba krystalu. Je to doba,
po ktord material pouzity v scintilacnom krystali reaguje na fotéon a emituje vi-
ditelné svetlo. Rychle krystaly mozu spracovavat vysoké pocetnosti, a teda moézu
prevadzat rozne dynamické studie. Taktiez sa u nich znizuje pocet registrovanych
ndhodnych koincidencii. Takéto krystaly maja ale nizsiu hustotu, ¢o znizuje ich de-
tekéni tcinnost. Vplyv na ¢asové rozlisenie mé taktiez mftva doba detektoru, ktoréd
je spominana vyssie. Detekcia nendhodnych koincidencii s ¢o najvic¢sou uc¢innostou
je vyjadrena citlivostou systému. Ta je ovplyvnena ucinnostou detekcie, tienenim
detektorov, mftvou dobou a koliméaciou. [1] [10]

Ako uz bolo spomenuté v predoslej sekcii, dolezitym parametrom je takisto prie-
mer kruhu detektorov. Urcuje pomer SNR na zéklade podielu rozptylenej radiacie
a nepravych koincidencii, ktory je nepriamo tmerny kvadratu polomeru kruhu. Pri

mensom priemere je dosiahnutd lepsia citlivost. [10]

2.4 Rekonstrukéné techniky

Data, ktoré detektor zaznamena ako udalost - koincidenciu oboch foténov z jednej
anihilacie, si ulozené a este predtym sa zaznamend pozicia danej udalosti v ramci

detektorového bloku a prevedi sa mozné korekcie. Ako tlozisko mozu sluzit viaceré
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reprezentacie. Jednou z nich je sinogram, ktory zaznamenava jednotlivé LOR. Do-
lezitymi parametrami, ktoré vytvaraju dvojrozmerny sinogram je vzdialenost linie
odozvy od centra gantry a uhol, ktory zviera kolmica k LOR s osou x. U PET systé-
mov sa moze zaznamenat aZ okolo 10° LOR kvoli po¢tu koincidencii medzi vietkymi
moznymi kombindciami detektorov z roznych vrstiev. Nésledkom toho sa da ziskat
viac obrazovych nasnimanych rovin ako vrstiev detektorov. Vacsinou je zavislost
medzi tymito poc¢tami 2n — 1 moznych obrazovych rovin s uvazovanim n detektoro-
vych kruhov. Vdaka véacSiemu poc¢tu nasnimanych rovin pri 3D spéatnej rekonstrukeii
oproti 2D sa zvysuje aj priestorové rozlisenie spolu so senzitivitou, nakolko je mozné
vzorkovanie na jednotlivych osiach na 2n — 1 vzorkov oproti n vzorkom.
Zékladnou rekonstrukénou technikou je filtrovand spatné projekcia, zobrazena na
obr. Data st naberané pod réznymi uhlami ako projekcie. Sinogram predstavuje
premietnutie tychto dat do 2D priestoru, kde jeden rozmer predstavuje vzdialenost
LOR od centra detektoru ako os x a druhy je uhol, ktory zviera normala k LOR s osou
x ako os y. Kazdy riadok v sinograme predstavuje prave jednu projekciu nasnimani
pod ur¢itym uhlom. Projekcia je tvorena prvkami, z ktorych kazdy nesie informaciu o
poéte koincidencii zaznamenanych pozdlz jednotlivych LOR. Po nasnimani vetkych
projekcii je mozna spétna rekonstrukcia (obr. kazdej hodnoty kazdej projekcie

do vysledného pola, ¢o predstavuje poziciu objektu vo vyslednom obraze.
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Obr. 2.5: Ilustracia snimania projekcie (vlavo), jej sinogramu(v strede) a sinogramu
vSetkych projekcii (vpravo)[16]
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Obr. 2.6: Porovnanie jednoduchej a filtrovanej spétnej projekcie[17]
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Existuju takisto algoritmy, ktoré berti do tivahy aj statistické kvality projekcie
dét. Prvotny obraz pri iterovanej spétnej rekonstrukeii (obr. je vytvoreny podla
toho, ako by dana emisia v nom mala vyzerat alebo je vygenerovany uniformne pre
kazdy objekt. V momente, ked si generované prvotné data, su porovnané s datami
redlnymi. Vysledna korekcia je prenesena do obrazu a déta s aktualizované. Tento
proces je opakovany niekolkokrat podla toho, aka velka je odchylka realnych dat od
aktudlnych. Tento algoritmus sa nazyva MLEM (Maximum Likelihood Expectation
Maximization). Vypocetni narocnost je mozné optimalizovat viacerymi sposobmi.
Jednym z nich je rozdelenie na subsety projekcii a prevedenie tohto algoritmu na

kazdy subset az pokial nie je kvalita obrazu ¢o najlepsia. [2] [10] [I1]
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Obr. 2.7: Tterovand spatné rekonstrukcia: v kazdom kroku sa porovnaji nasnimané
projekcie v roznych smeroch a prevedie sa korekcia pomocou odchylky od nasnima-
nych dat[18§]

2.5 Datové korekcie

Na odstranenie neziadicich prvkov a faktorov, ktoré znizuju kvalitu vysledného ob-
razu sa pouzivaju rozne korekcie. Upravuju sa nimi odlisnosti v uniformite dat a
artefakty, ktoré vznikaji v centre vysledného obrazu (hviezdicovy artefakt, ...) atd.
Tieto odlisnosti mézu byt sposobené samotnymi detektormi, ich rozlicnym usporia-
danim fotonasobicov, poziciou krystalu v ramci detektorového bloku alebo rozdielom
v Gi¢innosti medzi detektormi. Dalsim faktorom, ktory znizuje kvalitu dét je geomet-
ria usporiadania a detekcie. Ide o to, ze vyziarené fotény prechadzaju kazdy inou
hriabkou detektoru v zévislosti od pozicie od centra. Fotony, ktoré prichadzaji na
detektor kolmo, prejda ovela mensou hribkou ako tie, ktoré dopadaju pod urcitym

uhlom. Ako kompenzécia sa pouZiva normalizacia. [10]
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Korekcia nahodnych koincidencii

Néhodnych koincidencii je v ramci jednej detekcie zaznamenanych mnoho a takisto
neziadico ovplyvnuja kvalitu dat. Jednym zo spésobov tejto korekcie je odhad miery
nahodnych koincidencii na zéklade ich prispevku k celkovému poctu koincidencii.
Korekcia sa realizuje zapojenim sekundérneho obvodu (obr. , ktory je citlivy iba
na ndhodné koincidencie. Je to dosiahnuté oneskorenim pulzu jedného z detektorov,
¢o sposobuje, ze sa nemdze vytvorit prava koincidencia. Bud sa okamzite odpocita
od zakladného obvodu pocet nahodnych udalosti z pridaného obvodu, alebo st obe
data uchovavané vo forme sinogramov. Inou metdédou tejto korekcie je odhad na-
hodnych koincidencii z poc¢tu jednotlivych foténov na kazdy odpovedajici detektor
zvlast. Odhad ich miery je 27 N1 Ny, kde 27 je scintilacna doba, N; a Ny je pocet

detekovanych foténov na odpovedajicich si detektoroch. [10]
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Obr. 2.8: Ukazka korekcie ndhodnych koincidencii pomocou zapojenia sekundarneho
obvodu[14]

Korekcia rozptylovych koincidencii

Rozptylené fotony st bud eliminované pri vystupe fotonasobic¢a alebo sa dostant
dalej a vo vyslednom obraze znizuju energetické rozlisenie. Pri 2D zobrazovani tento
sum potlaca kolimacia, pri 3D zobrazovani st to rozne algoritmy zalozené na de-
konvolicii. Distribticia rozptylenych foténov nie je uniformna v danej oblasti, preto
sa mozu namerat vo vodnych fantémoch alebo odhadnif na zaklade ich studii u
roznych pacientov. Inou moznostou na korekciu rozptylov je analyza tail fitting. Po-
uziva sa pri studiach mozgu, kde LOR, ktoré nepreniknii do hlavy mozno modelovat
Gaussovskou funkciou na konce kazdej projekcie. Tato funkcia je interpolovana ku
kazdej projekcii, ktora do hlavy prenika. Na zaklade toho je mozné odhadnit prispe-
vok rozptylov k celkovému mnozstvu koincidencii. Existuje takisto metéda, ktoré na
zaklade urcenia pravdepodobnosti vyskytu rozptylu na danej pozicii vie korigovat

tento neziadici element. [10] [11]
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Korekcia atlmu

Pocas doletu foténu na detektor z miesta anihilacie foton podstupuje mnozstvo inte-
rakcii, ktoré znizuju jeho energiu. Medzi ne patri najma Comptonov rozptyl, ktorého
posobenim sa pri kazdom tomto jave foténu znizi energia az natolko, ze nakoniec
nie je vobec zaznamenany detektorom. To sposobuje mnozstvo nezaznamenanych
pravych koincidencii, ¢o sa prejavuje ako celkovy utlm registrovaného ziarenia. Na-
stava situdacia, kedy je vyhodnocovana pravdepodobnost, ze oba fotény vyziarené
z tela pacienta nepodlahnt ziadnym interakcidm do ich priletu na detektor. Tato
pravdepodobnost je dand sictom pravdepodobnosti od jednotlivych fotéonov. Prav-
depodobnost opustenia objektu prvym foténom bez interakcie je [2.3

(=)
pl—[——e , (2.3)

(0)
kde I(z) je intenzita foténu po priechode urc¢itym materidlom s hribkou z, 1(0)
je intenzita bez Utlmu a p je koeficient utlmu charakteristicky pre dany material.

Pravdepodobnost opustenia objektu odpovedajicim druhym foténom bez interakcie

je potom [2.4]
I(D—x)

O e HD=2), (2.4)

P2 =

kde D je dizka tela pacienta (daného objektu). Celkova pravdepodobnost je dand
stuc¢inom [2.5]

p1.py = e M e HMPTT) — gmiD, (2.5)

Ako korekcia utlmu sa vyuziva zistenie utlmového korekcéného faktora. Tento

faktor sa hlada na zaklade rozdielov medzi transmisnymi datami pacienta zo skenov

a podobne ziskanym prazdnym skenom a nasledne je aplikovany na vysledné data
pacienta. [2] [10] [11]

Korekcia mitvej doby detektoru

Mitva doba detektoru zapricinuje takisto pokles senzitivity pacienta. Bud sa jedna
o detekciu viacerych koincidencii v ramci jedného casového okna detektoru alebo
o detekciu iba jedného fotéonu kvoli prekroceniu rozsahu energetického okna. Ko-
rekcie tohto typu su zalozené najmé na experimentalnych meraniach, v ktorych sa
zaznamenava odpoved skeneru na klesajicu aktivitu zdroja. Mo6zu byt potom pou-
zité globalne pre vsetky detektory, nakolko mftve doby su vacsinou podobné, alebo

mozu byt aplikované na kazdy detektor v inej miere. [10] [I1]
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Kalibracie

Ku korekciam detektorov patria aj energeticka a geometricka kalibracia. Zaistuju
rovnakl energiu a sirku fotopiku na kazdom detektore a dopredné odmietnutie nie-
ktorych linii odozvy z neziaducich prilis sikmych uhlov, ktoré st informacne neobo-
hacujtce. Nakoniec sa prevadza tzv. kalibracia obrazu, kedy je obraz ako vyjadrenie
poctu koincidencii na objemovi jednotku prekonvertovany na informéaciu o aktivite

daného radiofarmaka na urcity objem. [10] [11]

2.6 Time of flight

TOF (time of flight) technika je rozsirenie konvenéného PET, kedy je pozicia kaz-
dej anihilacie vyhodnotena meranim c¢asového rozdielu priletov fotéonov vzniknutych
danou anihilaciou (obr. . Na to je potrebna kombinacia rychleho scintilatoru a
rychleho fotonasobica. Materidly, ktoré sa zacali pouzivat spolu s touto metdédou
boli zac¢iatkom tohto storoc¢ia LSO a LYSO, tiez spominané vyssie. Scintilatory z
tychto materidlov pontkaju lepsie ¢asové rozlisenie (500-600ps), energetické rozlise-
nie, vysoku silu zastavenia a vysoky svetelny vystup. Nové ukazujice sa materialy
pre scintilatory ako lanthano-bromid (LaBrs) alebo silikénové fotonasobice (SiPMs)
by mohli byt slubné pre casové rozliSenie mensie ako 400 ps. Vyhodou TOF PET

.....

Chyba nameranej pozicie Az je dand vztahom
Az = gAt, (2.6)

kde ¢ je rychlost svetla a At je chyba nameraného casu. Na minimalizaciu tejto
pozicnej chyby je potrebné minimalizovat tiez casové rozlisenie. Pri beznom PET
zobrazovani sa ale dosahuje na zaklade daného casového rozliSenia nie pozadované
priestorové rozlisenie, ale dochadza k redukcii Sumu. Vdaka tomu dochadza k zvy-
seniu pomeru signél - Sum (SNR) a tym padom aj k lepsej senzitivite. Pri urcovani
samotnej pozicie hra velkd rolu toto c¢asové a priestorové rozlisenie. Dva voxely sa
budt povazovat za samostatné, pokial je vzdialenost medzi nimi vacsia ako vzdia-
lenost Az, a tak dosiahneme jasnejsi vysledny obraz a presnejsie urcent poziciu
anihilacie.

Casové rozlisenie zévisi od poétu doletujtcich foténov za jednotku ¢asu. Podia-
tocna frekvencia fotonov byva tak vysoka, ze sa jednotlivé impulzné odozvy foténov
prekryvaju a casové rozlisenie sa meni nepriamo imerne v zavislosti od druhej moc-
niny pociatocnej frekvencie foténov. Pri vysokej miere si fotony nerozlisitelné a je
pritomny sum kvoli fluktudciam v ¢ase prichodu jednotlivych foténov. Casové pres-

nost je priamo umerna casu, kedy miera doletujicich fotéonov rastie, a nepriamo
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Obr. 2.9: Porovnanie konvencného a TOF PET zobrazovania[19)]

umernd ich pociatocnej miere. Preto st na ¢o najpresnejsie ¢asové rozliSenie poza-
dované kratke casové intervaly vzostupu poctu fotonov a velké pociatocné frekvencie
foténov. Analdgovy signal z fotonasobica je prevedeny na digitdlny, ktorého predné

hrana je ekvivalentnd ¢asu priletu. [11] [20] [21]

TOF rekonstrukéné techniky

Rekonstrukcia tejto techniky pozostava z uloZenia nazbieranych dat do obrazovej
matice na poziciu, ktort nameria TOF (najviac pravdepodobnd pozicia - most likely
positions MLP). Iny spdsob je spatnd projekcia vahovand spolahlivostou (Confidence-
weighted back-projection), kedy je koincidencia spétne projektovand pozdlz linie
odozvy a vahovana Gaussovskou funkciou, ktord ma centrum v MLP a tplnu Sirku
na polovici maxima. NajpresnejSou metédou pri 2D rekonstrukeii je List-mode (v
rezime zoznamu) iterativna rekonstrukcia. Snimané si dva anihilacné fotény s ich
energiami v rozdieloch c¢asu priletov. Nésledne sa prevadza dopredna a spatna pro-
jekcia, do ktorych je zahrnutd aj doba priletu a dalsie rézne korekcie (itlm, norma-
lizacia, rozptyly a ndhodné koincidencie). List-mode metdda je ale ¢asovo narocna,
nakolko je potrebné snimat jednotlivé udalosti zvlast a pri 3D rekonstrukcii zaberéd
velké mnozstvo pamétového priestoru.

Pre 3D data sa pouzivaju rekonstrukéné techniky ako napr. analyticka rekon-
strukcia. Zaklada sa na principe spétnej projekcie. Projekcie namerané z kazdého
uhla st najskor filtrované a vysledny obraz je tvoreny sumaéciou prispevkov projekcii
z jednotlivych uhlov. Tieto prispevky maji formu histo-projekcii, v ktorych naj-
vyssi pik je na pozicii, kde by pravdepodobne mala nastat anihilacia, ktorej fotony
vytvaraju danu liniu odozvy. Tato analyticka metéda ma vyhodu v rychlom spra-
covani a tiez v konzistencii (st nezavislé od poctu iteracii alebo distribiicie). Dalou
rekonstrukénou metédou je obdobne ako u konvenéného PET iterativha TOF re-
konstrukcia. Moze byt zrychlend pouzitim na subsety projekcii a je najlepsia, ¢o sa
tyka dosahovania pomeru SNR. Rychlejsi proces rekonstrukcie so zachovanim kva-

lity vysledného snimku vyzaduje mensi pocet projekcii na spracovanie, ¢o je mozné
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dosiahnuf technikou redukcie uhlového vzorkovania. Podobne ako pri konvenénom
PET zobrazovani aj pri TOF je data mozné ulozit vo forme sinogramu s rozmermi
radidlna vzdialenost, transverzalny uhol a axidlna pozicia s uhlom. Na rozdiel od
konvencéného PET je tu pridany treti parameter, ¢o sposobuje sice stratu presnosti,
ale vyhodou je fixna velkost ukladanych dat kazdej studie. [11] [20] [21]

2.7 Radiofarmaka pre PET

Rédiofarmakum (rddionuklid, radioizotop) je latka pouzivand v nukledrnej medicine,
ktora je vpravovana do tela pacienta a ktorej aktivita je predmetom vysledného ob-
razu celého zobrazovania. Ako emisné zdroje pozitronov pre PET zobrazovanie sa v
medicine pouzivaju organické prvky stravitelné systémom ako je Tudské telo. Tieto
radioizotopy su zlozené zo zakladnych prvkov organickej chémie - uhlik, dusik a kys-
lik. Maju vsak kratky polocas rozpadu a su vyrabané v cyklotrénoch, ktoré musia
byt umiestnené hned blizko snimacieho systému. Preto sa u PET systémov zacala
vyuzivat fluérom znacend glukéza (F-18-fluoro-deoxy-glukéza) F18FDG. Podobne
ako glukoza podstupuje diftiziu v bunkéach ludského tela a je vychytavand v mies-
tach s vyssou metabolickou aktivitou (nddory). F18FDG vsak nemoze prejst celym
metabolizmom glukoézy, a preto sa hromadi v bunkéch. Jej polocas rozpadu je 110
min., Co nie je pre pacienta velkou zatazou. Aktivita F18FDG 370 MBq predstavuje
pre dospelého c¢loveka efektivnu davku 7 mSV.

Dalsfmi radionuklidmi pouzivané v PET zobrazovani st napr. med, galium alebo
rubidium. Organické prvky spomenuté vyssie maju fyziologicky potencial na zédklade

toho, Ze si metabolicky nevyhnutné a dokazu byt prirodzene stravitelné. [2] [4]

2.8 Hybridné zobrazovacie metddy

Zobrazovacie systémy nuklearnej mediciny pontkaji zobrazenie funkéné, tzn. zobra-
zenie zdravotného stavu pacienta. Nie je z nich vSak mozné urcit a ziskat anatomickt
struktaru oblasti zaujmu. Pre lepSiu lokalizaciu dané¢ho tkaniva alebo organu, kto-
rého funkcné vysetrenie sa prevadza, podstupi pacient aj vySetrenie s obrazovou
informéaciou prave o anatomickej Struktire. Jedna sa bud o CT alebo MRI vysetre-
nie. Obrazy z funkéného a anatomického vysetrenia sa sc¢itaju a vznikne vysledny
obraz s obomi informéaciami. Pokial vsak pacient podstupuje tieto vysetrenia za se-
bou, vznikaju nepresné obrazy, pretoze vySetrenia nie si uz uplne rovnaké. Preto
sa postupom c¢asu vyvinuli technolégie, ktoré zabezpecuju jedno vysetrenie naraz.

Ide o stavbu oboch systémov v jednom gantry alebo v dvoch spojenych gantry. V
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dnesnej dobe je uz vacsina PET systémov pouzivana v spojeni s CT alebo MRI,

malokedy sa vyskytuju samostatne.

PET/CT

Technicky vyhodnou kombindciou je PET/CT (obr. [2.10)), kde PET dosahuje lepsie
priestorové rozlisenie a kvalitu obrazu na zédklade pouzitia novych druhov materidlov
a postupov rekonstrukcii. Takisto je umoznend aj korekcia tutlmu, pretoze CT data
plne reprezentuju priestorové rozlozenie linearneho sucinitela utlmu v jednotlivych
castiach tela. Na druhej strane CT v tomto systéme je schopné rychlejsej akvizicie
vdaka Spirdlovému skenovaniu pomocou multidetektorovych technologii. PET/CT
systém moze pozostavat bud zo subsystémov alebo moze byt oddeleny prepazkou,
¢o umoznuje lepsi prienik do tela pacienta pocas akvizicie. Vac¢sinou sa nechévaju
ako separatne Casti a v databazach st ulozené snimky aj z CT aj z PET. Hlavnou
vyhodou PET/CT je rychlost ziskavania dat, pri celotelovom snimani multidetekto-
rovym CT dosahuje len niekolko sekiind. Vedie to k obmedzeniu pohybov pacienta
pocas akvizicie a tiez utlmu a zlepsenej kvalite obrazu. Napriek tomu, PET systém
vyzaduje cas akvizicie niekolko minut, pocas ktorych nie je mozné sa vyhnuf po-
hybovym artefaktom. Mo6ze to spésobit nepresné zarovnanie obrazov z PET a CT

alebo horsie ¢asové rozliSenie. [2] [10]

Obr. 2.10: Ukazky snimkov z vySetreni CT (vlavo), PET (v strede) a PET/CT
(vpravo)[22]

PET/MRI

Obdobne ako pri PET/CT aj pri PET/MRI (obr. [2.11)) zabezpecuje systém MRI
detailnii anatomicki sStruktiru zobrazovanej oblasti a PET nasledne jej funkcéné
zobrazenie priestorovo situované pomocou MRI informéacie. Ako je mozné aj pri

predchadzajicej metdéde, MRI slazi takisto k odhadu koeficientu ttlmu, ktory je
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zuzitkovany ako korekcia v PET. Pokial si obe snimacie technolégie v jednom gan-
try, je treba brat do dvahy vplyv magnetického pola na PET detektory (konkrétne
fotondsobice). Prisposobenie tomuto faktoru je realizované tak, ze tieto detektory
si vnutri MRI gantry a ich scintilacné krystaly su opticky spojené s fotodiédami
neovplyvnenymi magnetickym polom. Pokial st PET a MRI oddelené, kazdé je
na jednej strane lozka pacienta, vzdialené od seba priblizne 2 m. Pri tomto usporia-
dani si PET detektory tvorené scintilacnymi krystalmi napojenymi na fotonasobice.
Separatna geometria vsak poskytuje iba sekvenciu obrazov na rozdiel od prvého su-

¢asného snimania obomi modalitami. [2] [10]

& ey
PET/MRI

Obr. 2.11: Snimky z vySetreni PET, MRI a PET/MRI|[23]

Klinické vyuzitie PET

Klinické vyuzitie PET systémov, ¢i uz samotnych alebo spojenych v hybridnych
technoldgiach, sa vyuziva najmé na onkologické vySetrenia (mozog) alebo vySetre-
nia srdca. Dynamické alebo statické vysetrenia sa prevadzaji podla toho, aky dlhy
polocas rozpadu ma podany radionuklid. Od toho potom aj zavisi energetické rozli-

Senie snimku na zdklade aktivity radionuklidu. [I]

Celotelové PET

Snaha vyrobcov o dosiahnutie ¢o najvicsicho FOV viedla v predchadzajicich ro-
koch k vyvinutiu uréitych prototypov, ktoré vsak nebolo mozné vyuzit v klinickej
praxi. Hlavnym z dévodov bolo v tom c¢ase nedostatocné energetické a casové roz-
liSenie pouzivanych detektorov. Vyhodou dlhého axidlneho FOV je predovsetkym
znacné zvysenie senzitivity. Celotelové snimanie zabezpecuje ovela kratsi akviziény
cas potrebny na skenovanie pacienta. Predstavuje teda velky posun oproti postup-

nym naberom dat u PET (v dnesnej dobe vac¢sinou PET /CT) systémov a néslednym
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skenovaniam roznych casti tela v rozlicnom case, kedy aktivita podaného radiofar-
maka moze znatelne klesnut.

Koncept celotelového PET spociva v obklopeni pacienta viac detektormi v axial-
nom smere, a tak zvysSeni senzitivity. Tym, Ze viacero organov je nasnimanych v
kratsom casovom intervale, je mozné do pacienta vpravit ovela mensiu davku ra-
diofarmaka. Takisto sa pred kazdy celotelovy PET systém zaraduju CT detektory
na korekciu ttlmu, ako je spominané vyssie. DIzka systému v axidlnom smere dosa-
huje rézne hodnoty (70cm, 100cm, 140cm, 200cm) podla téelu pouzitia. V klinickom
vyuwziti ma vadsi viznam kratsia dizka (70cm) kvoli zvysSenej rychlosti snimania a
znizenej davky pre pacienta. Dlhsie systémy sa pouzivaju skér na experimentalne
studie. V klinickej praxi sa vSak tieto systémy zatial nevyuzivaju pre ich vysoké na-
klady. Tie m6zu byt znizené napr. mensou hribkou krystalov kompenzovanou lep-
sim TOF, zdmenou L(Y)SO materidlu za BGO alebo plast, nevyplnenim kazdého
axialneho detektorového tuseku, redukovanym poc¢tom kandalov, pouzitim hlbokého

strojového ucenia na rekonstrukciu obrazu a odhad TOF, atd. [24]

Acquisition time cT PET

Bed Bed Bed Bed
position 1 position 2 position 3 position 4

Acquisition time cT Total body PET

4

Obr. 2.12: Porovnanie snimania celého tela konvenénym a celotelovym PET[25]
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3 Existujuce softwarové nastroje pre simula-
ciu PET zobrazovania

PET simulatory st nastroje, ktoré st vyvijané za ic¢elom zdokonalovania medicinskej
PET techniky, zobrazovania, kvality vyslednych obrazov. Zahinaju v sebe optimali-

zaciu akvizicie, rekonstrukéné algoritmy a mnozstvo sposobov korekcie.

3.1 Monte Carlo - GATE

V poslednej dobe asi najrozsirenejsim nastrojom pre emisni pocitacovi tomografiu
je Monte Carlo. Ponika mnozstvo balickov pre PET aj SPECT simulaciu. Jednym
z nich, ktory splita poziadavky pre uzivatelsky privetivé prostredie so zachovanim
komplexnosti fyzikdlneho modelovania, je néstroj Geant4 vytvoreny v spolupréci
OpenGATE (GATE - Geant4 Application for Tomographic Emission). Jeho najvac-
sou prednostou je presny popis casovo zavislych faktorov, ako je napr. zdroj pohybu
detektoru a pod. Architektira softwaru pozostava z dvoch vrstiev - zakladnej a
aplikacnej, ktorych kod je napisany v jazyku C++. Zdkladna vrstva (core layer)
obsahuje triedy (classes), ktoré st medzi sebou prepojené a modzu interagovat s vir-
tudlnymi hodinami v GATE simulacii. Tieto interakcie si zakladom vsetkych ¢asovo
zavislych procesov. Mechanizmy, ktoré si zabezpecované zakladnou vrstvou, sa defi-
novanie geometrie a zdroja, ¢asova zavislost, digitalizacia a vystup. Aplikacna vrstva
(aplication layer) poskytuje modelovanie objektov alebo procesov na zaklade tried zo
zékladnej vrstvy. Nasledne potom uzivatelska vrstva (user layer) umoznuje spustenie

simulécii bud interaktivne alebo pomocou uzivatelom vytvoreného skriptu.

<7xm]l veraion="1.0"7>
<materials>

<default_xs>T0c</default xs>

<material 1d="1%>
ddensity value="18.644" units="g/cm3" />
<nuclide name="U-233" ao="4,7312e-2" />
<nuclide name="U-234" ao="5.2770e-4" />
<nuclide nema="I-238" po="3.3015e-4" />
</material>

<material id="2">
<density velue="18.80" units="g/cad" />
<nuclide name="U-2356" ao="4.4892e-2" />
<nuclide name="U-238" ao="3,2340e-3" />
</material>

</materials>

Obr. 3.1: Ilustraény obrézok kédu v simuldtore Monte Carlo[26]

Pri vytvarani simulécii je nutné zadat ako vstupné parametre geometriu kamery,
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geometriu fantému, akviziény systém, casové parametre, pozadovany vystupny da-
tovy format, fyzikalne procesy, radioaktivny zdroj a troven zlozitosti (obr. . \%
databaze materidlov najdeme zlozky provky a materialy. Kazdy material alebo prvok
je charakterizovany v stubore ur¢itymi vlastnostami, ktoré si potrebné pre Geant4
na pocitanie prierezov interakcii. Ako systém geometrie je mozné si vybraf jednu
z piatich moznosti: scanner, SPECThead, cylindricalPET, ECAT, CPET, z ¢oho
posledné tri si pouzivané pre PET. Geometria je automaticky nastavena po za-
dani formatu vystupnych dat - interfile, zoznam (ClearPET), sinogram (ECATY7)
alebo ASCII a ROOT format. Systém scanner je univerzalny a pontika iba zakladné
funkcie. Casova synchronizécia je dosiahnuté rozdelenim ¢asovych ramcov na men-
sie ¢asové kroky. V kazdom kroku je geometria aktualizovana podla pozadovanych
pohybov, simulacia vsak dalej pokracuje. Zdroj je charakterizovany casticou, pozi-
ciou, smerom, energiou a aktivitou. Casovii konstantu urcuje bud pouzivatel alebo
je dand v databéze zdrojov. V ramci GATE su definované dva typy citlivych de-
tektorov. Krystélové (crystalSD) generuju signal z interakcii, ktoré nastani vnutri
skeneru. Data ziskané z tychto signdlov nest informaécie o energii castice, pozicii inte-
rakcie, typu interakcie atd. Fantémové detektory (phantomSD) detekuji pritomnost
a mieru Comptonovho a Rayleighovho rozptylu v danom FOV. [27]

3.2 easy-PET

Jednym z dalsich néstrojov pre simulaciu a naslednu rekonstrukciu a korekcie ob-
razov je easyPET scanner, ktory vznikol najmé pre edukativne tcely na Univerzite
Aveiro. Jeho prednostou je nizko nakladna stavba pozostavajica z mensieho poctu
detektorov. Pred spustenim je treba nastavit urcité parametre akvizicie, ktorymi
sa zadefinuje rozsah energii, uhlovy krok detektorov, ¢asovy manazment atd. Vy-
stupnym formatom dat je zoznam (list-mode) ako stibor s priponou .txt, kde st
ulozené pocty detekovanych foténov, a ku kazdému priradené ¢asové znacenie a ur-
Cenie detektoru. Data su prevedené do jednotlivych linii odozvy (LOR) na zaklade
casov zaznamenania - ak si zaznamenané v relativne kratkom casovom intervale,
st detekované ako fotény z jednej anihilacie. Zobrazené mdzu byt napr. vo forme
sinogramu, ktory je mozné ziskat Radénovou transforméciou (obr. . Nésledne st
ulozené do matice pixelov, kde jednotlivé stradnice odpovedaju priesecnikom LOR
s osami x a y. Rekonstrukéna technika pouzivana pri tomto algoritme je MLEM
(filtrovand spéatna projekcia), ktorej princip je spominany vyssie.

Uzivatelské rozhranie je tvorené rozhranim GUIDE (Graphical User Interface
Development Environment) z programu Matlab. Pri nacitani vstupnych dat sa au-
tomaticky vykreslia snimky a vyplnia parametre vycitané z metadat vstupnych su-

borov. Pri vytvarani systémovej matice musi pouzivatel zadat, ¢i vstupné data majua

40



Object y x

Obr. 3.2: Radénova transformacia: snimanie projekcii objektu pod rozli¢nymi
uhlami[28]

L(r,¢)

akviziény alebo simula¢ny povod. Pri aplikovani rekonstrukénej techniky MLEM je
nutné zadat pocet iteracii a pocet dat, ktoré chce zrekonstruovat, mozny je takisto

vyber korekeii pre vysledné obrazy. [29]

3.3 SMART PET

SMART (SiMulAtion and ReconsTruction) PET simuldtor v sebe zahfiia aj TOF
problematiku aj rekonstrukéné modelovanie. Na vstup je potreba nahrat dva snimky
- jeden, ktory nesie informdciu o distribucii aktivity, a druhy predstavujici CT
mapu utlmu. SMART PET je samostatny program napisany v IDL (interactive
data language). Uzivatel si prostrednictvom grafického rozhrania (obr. |3.3) moze
navolif r6zne parametre a akvizicie, s ktorymi bude simuléacia prevadzana.

Tento nastroj slizi na zdokonalovanie rekonstrukénych technik a korekcii, nie
na vyvoj detektorov a stavby PET systémov. Pri pozorovani vplyvu sSumu na vy-
sledny obraz sa vytvoria viaceré sinogramy, kazdy s inym vplyvom Sumu. Nésledne
je previadzand véacsinou OSEM (ordered subset expectation maximization) rekon-
strukéné technika s korekciou utlmu. TOF technika moze a nemusi byt aplikovana.
V ramci kalibrécie sa po prvej simulécii vysledny obraz porovna s fantémom a na
zaklade tirovne senzitivity je nastavovany faktor citlivosti az pokial sa trovne Sumu
v oboch obrazoch nezhoduju. Takisto velkost matice vysledného obrazu je nastavena
podla velkosti matice redlneho snimku. V zavislosti od rozmerov potom zavisi aj cas

generovania PET simulovaného snimku, zvycajne v rozmedzi 3-15 min. [30]

41



Peandors Plapos S foe.< i)

PETLT msslgrwmert 0L,

PETLT masignment (ROTHY 2dag)
Cutpus bl DehotlmeSpaces

1 Fun s
[
L

wEw | A%

Obr. 3.3: Nahlad GUI softwaru SMART PET[31]

3.4 ASIM

ASIM (Analytic PET Simulator) je dal$im analytickym simula¢nym néstrojom pre
studiu PET zobrazovania (obr. . To znamena, ze vSetky vplyvy na vysledny ob-
raz su vypocitané, avsak bez ndhodnych a rozptylenych koincidencii, nakolko pohyby
fotonov nie su sledované. Samotna stavba softwaru napisaného v jazyku C predsta-
vuje programovy nastrojovy balicek, ktory je schopny vykonat mozné korekcie u
PET zobrazovania, pridat rézne trovne sumu, vytvorit 2D alebo 3D snimky atd.
Ako vystup sa ulozia dva sibory - ASCII hlavicka (pripona .yhdr), ktora obsahuje
informécie o druhom stbore. Tym je sinogram (pripona .yaff), ktory je komprimo-
vanou verziou stvorrozmernych projekcii.

V algoritmickej Struktire sa vyskytuju tri zékladné moduly - Simul(), ktory
generuje neSumové PET sinogramy, Noise(), ktory na sinogramy aplikuje Sum Po-
isonovho rozlozenia a Normalize(), pomocou ktorého sa na data aplikuji korekcie.
Ako rekonstruként techniku je mozné si vybrat takisto z viacerych moznosti. Hlav-
nou vyhodou tohto analytického simuldtoru je jeho rychlost a nizka casova naroc-
nost. [32]
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Obr. 3.4: Snimky namerané pomocou pristroja Siemens/CTI ECAT HR+ (vlavo) a
vytvorené pomocou simuldtora ASIM PET (vpravo)[33]
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4 Zakladna simulacia PET zobrazovania

Implementacia zakladnej simulacie PET zobrazovania pozostava z vytvorenia soft-
waru v programe Python. Jednotlivé kroky algoritmu st znézornené na obr. {4.1]
Zéhtna vytvorenie podkladového obrazku, vygenerovanie jednotlivych anihila¢nych
linii a simulaciu detektorov okolo objektu s uvazovanim ich kruhového rozmiestnenia
v tvare n-uholniku. Nasledne je treba ziskaf priesec¢nik linie a detektorov a vytvorit
jednoducht koncepciu sinogramu. Na vSetky tieto kroky st vytvorené v programe

funkcie, ktoré na seba nadvézuju.

/ /
/ /
/ /
/ Vygenerovany podkladovy / Predspracovanie . Kruhové rozmiestnenie
/
/ obrazok / | podkladového obrazku Vygenerovanie LOR detektorov
/ /
[ /
// f/
/ Vstupné informécie do  / Vzdialenosti LOR od Uhly snimania. proijekcie Priese¢niky LOR s
/ sinogramu /‘ centra Y » Pro) detektormi
/ /
/ /
[ /

Obr. 4.1: Vyvojovy diagram algoritmu zakladnej simulacie pre PET zobrazovanie

4.1 Vlastna programova implementacia

Simulacia snimaného objektu a vygenerovanie linii

Zaciatocna simuldcia obsahuje podkladovy obrazok s oblastami s réznou intenzitou
(obr. . Najvyssiu intenzitu predstavuju tkaniva, ktorych aktivita je najvacsia,
na miestach, ktoré radiofarmakum nevychytavaja vobec. V tomto jednoduchom pri-
pade je priradend pre normalizované hodnoty pixelov intenzita s hodnotou 1 pre
pixely, ktoré predstavujui oblast zaujmu, intenzita s hodnotou 0,2 pre pixely, ktoré
¢iastocne vychytavaji danu latku a intenzita s hodnotou 0 pre oblasti, v ktorych sa
radiofarmakum neviaze. Rozmery tohto obrazku musia byt zhodné - sirka a vyska. Je
to kvoli naslednej iterovanej rekonstrukceii, ktord pozostava zo série matematickych
vypoctov nasobenia roznych matic, ktorych rozmery st odvodené prave z rozmerov
podkladového obrazka. Podrobnejsie vysvetlenie je v kapitole [5.3]

Pri uvazovani takéhoto obrazku program generuje linie anihilacie (Ciary v ndhod-
nom smere) pomocou funkcie generate_random_lines - obr. , v kazdej oblasti

taky pocet, ktory odpoveda jej intenzite vyndsobenej urcitou konstantou (v tomto
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Obr. 4.2: Podkladovy obrazok vygenerovany pre simuldciu PET zobrazovania

pripade 5 - pocet LOR z pixelu v oblasti zaujmu bude 1 -5 = 5). Tieto linie ani-
hilacie si zachytené detektormi, z ktorych sa informéacia posunie dalej na spatni
rekonstrukciu obrazu.

Medzikrokom pred vygenerovanim anihila¢nych linii ostava este predspracovanie
podkladového obrazku prostrednictvom funkcie processing_image. To zahfna jeho
nacitanie zo suboru, prevedenie na Sedoténovy obraz a normalizaciu hodnot pixelov
v rozmedzi 0-1. Takéto predspracovanie by simuldcia vyzadovala aj vo chvili, kedy

by bola pouzita redlna snimka ¢i iny podkladovy obrazok.

Simulacia rozmiestnenia detektorov

Pri PET zobrazovani (v tomto pripade 2D) je dobré uvazovat kruhové rozmiestnenie
detektorov okolo snimaného objektu, tzn. vygenerovaného podkladového obrazku.
Pre jednoduchi implementaciu funkcia simulate detectors_circular vygeneruje
8 detektorov po obvode kruhu okolo podkladového obrazku (obr. . V ramci tejto
simuldcie nebude mat stred detektorového segmentu stradnice [0,0]. Jeho stredo-
vymi suradnicami bude stred podkladového obrazka, tak, aby bol tento fantém v
centre detektorového n-uholnika. Pre néazornejsie vykreslenie a lepsie pochopenie
dalsich vypoctov je v tejto kapitole ale uvazovany stred [0, 0].

Detektory st uvazované ako segmenty, z ktorych kazdy je urcéeny pociatoénymi

suradnicami x1, y1. Koncové siradnice je mozné lahko odvodit ako pociatoéné sturad-
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Obr. 4.3: Podkladovy obrazok s vygenerovanymi LOR: farba linie udava intenzitu

pixelu, z ktorého vychadza - ¢ervena (1), zlta (0,2)

nice nasledujuceho detektoru, ktoré su chapané ako x2,y2. Pri vytvarani a simulacii
tejto geometrie je vSak nutné dbat na rozmery detektorového systému. VSeobecne
by mal obsiahnut cely objem zobrazovaného objektu, v tomto pripade to znamena,

.....

rozmeru podkladového fantomu.

Priesecniky linie s detektormi

Kazda LOR pretne dva detektory na svojich protilahlych koncoch. Jej stradnice je
teda mozné chapat takisto ako z1,yl, 22, y2 a su ziskané uz pri vlastnom genero-
vani ako zaciatok a koniec c¢iary. Nasledne je potrebné pre kazda dvojicu otestovat,
¢i oba detektory dand LOR pretina. Pri pocitani priese¢niku si detektorové seg-
menty brané ako tsecky takisto ako LOR s pociatoénymi a koncovymi stradnicami
dlxl,dlyl, dlz2, dly2, d2x1, d2yl, d2z2, d2y?2.

Nasledne program pomocou matematickych metéd vypocita pomocou funkcie

calculate_line_equation rovnicu LOR aj oboch detektorov, pre ktoré je testovany
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Simulation of detectors in polygon geometry
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Obr. 4.4: Simulacia rozmiestnenia detektorov okolo podkladového obrazku

stucasny priesecnik. Z vyssie uvedenych sturadnic je mozné vseobecne odvodit rovnicu
priamky (obr. 4.5) pomocou smernice m a posunu na osi y b. Smernica priamky je

urcend vztahom [4.1] za predpokladu, Ze x-ové stiradnice nie si identické:

_y2-yl (4.1)
22—zl '
Posun b je potom mozné odvodif ako 4.2}
b=yl —m-xl. (4.2)

Obr. 4.5: Odvodenie rovnice ¢iary: smernica z jej stiradnic a posun na osi y (na obr.
bod C)[34]

Smernica a posun su vypocitané pre oba detektory aj LOR. Z tychto hodnot

funkcia calculate_intersection urdi x,y siradnice, na ktorych sa pretina priamka
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s kazdym z detektorov (obr. [1.6). Vypocet sturadnic je dany vztahmi [1.3)a [1.4}

b2 — bl
- e 4.
Tl —m2 (43)
y=ml-z+0bl, (4.4)

kde m1, bl st smernica a posun pre kazdy z detektorov a m2, b2 pre LOR. Stradnica
y je dopocitand pomocou siuradnice z v danom bode a smernice a posunu bud pre
LOR alebo detektor.

40 4 e
ﬂll,dl\l_'__.--""
30 'ﬂi N 2.
20 3
10
o 5:" -
® 047@ -1’
- B
-10 _ !
—20 -
—30 A 6. 8'
T g e d2x, d2y
—40 A o
-40  -30 -20 -10 0 10 20 30 40

Obr. 4.6: Priesecniky LOR s detektormi: suradnice dlx, dly, d2x, d2y

Poslednym krokom v tomto bode je zistit, ¢i siradnice priesecniku lezia v de-
tektorovom kruhu, resp. na danom detektorovom segmente a nie mimo neho. To
je mozné osetrit zlozenou podmienkou vo vnutri funkcie lors_information, kedy
jednotlivé sturadnice x,y pre oba priesecniky musia lezat v intervale suradnic pri-
slusnych detektorov. To znamenad, Ze suradnica x prvého detektoru s LOR bude v
intervale medzi dlz1 a d1z2. Obdobne to plati aj pre zvysné siradnice priese¢nikov.
Pokial je tdto podmienka splnena, uklada sa informacia o ¢islach detektorov, ktoré

pretla LOR a o sturadniciach priese¢nikov.

Uhol snimania

Sinogram predstavuje dvojrozmerny obraz projekcii nasnimanych pod jednotlivymi
uhlami. Jeho dvomi rozmermi st uhol snimania na osi y, va¢sinou v rozmedzi —90°
az 90°. Na druhej osi, osi z, su ulozené jednotlivé projekcie nasnimané pod danymi

uhlami, resp. zoznam vzdialenosti jednotlivych LOR od centra gantry nasnimanych
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pod tymito uhlami (funkcia generate_angle_scans). Uhly snimania st uréené po-
mocou toho, ktord dvojica detektorov bola pretnutd danou LOR, resp. na ktord dvo-
jicu sa zameriava pri hladani vSetkych LOR, ktoré pretinaju prave tieto dva detek-
tory. Pre kazdu takuto dvojicu je to teda uhol uréeny funkciou calculating angles,
ktory zviera spojnica danych dvoch detektorov (ich stredovych bodov) s osou .

Na zaciatok je teda potrebné urcit stredové body kazdého detektoru. Spdsob néj-
denia stredu je v podstate rovnaky ako hladanie stredu tsecky. Preto opat v tomto
pripade pri uvazovani pociato¢nych siradnic detektoru x1,y1 a jeho koncovych st-
radnic 22, y2 sa hladany stred vypodcita vztahmi [4.6}

Teenter = (21 4+ 22)/2, (4.5)

Yeenter = (Y1 +y2)/2. (4.6)

7 danych sturadnic oboch stredov je uz pomerne jednoduché pomocou goniomet-
rickych funkcii dopocitat dany uhol snimania. Program uréi premenné dx,dy ako

rozdiely jednotlivych suradnic z,y danych stredov.

40
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Obr. 4.7: Uhol snimania, ktory zviera spojnica detektorov 1 a 3 (ich stredov S1 a

S2) s osou x

Ako je vidno na obrazku [£.7, na urcenie uhlu snimania, a teda uhlu spojnice
detektorov s osou x je ziaduce pouzit funkciu arctan(d), kedze k nemu inverzna
funkcia tan(a) je definovana ako pomer dizok protilahlej odvesny k odvesne prilahlej
tomuto uhlu v pravouhlom trojuholniku. Ten je vytvoreny pomocou spojnice ako
prepony a dlzok dz, dy ako odvesien. Uhol « je odvodeny zo vztahov , :

tan(a) = (Cg, (4.7)

49



a = arctan <ley> : (4.8)

x

Tymto algoritmom zostavenym z matematickych funkcii uréi program uhly sni-
mania pre kazdu dvojicu detektorov. Pokial st dvojice uvazované bez opakovania,
aby sa predislo vypocetnej narocnosti, pre jednoducht geometriu 6smich detektorov

je vystupom 28 dvojic, a teda 28 uhlov snimania.

Projekcie

Jednotlivé projekcie st implementované vo forme slovniku, kedy klice predstavuju
uhly snimania a hodnoty pod kazdym kltic¢om vzdialenosti LOR, ktoré si pod danym
uhlom nasnimané, od centra gantry. Tato vzdialenost je pocitand ako vzdialenost

bodu od priamky, v tomto pripade centra gantry ako bodu od LOR ako priamky

(obr. [4.8). Je dand vztahom [1.9}

axg + byg + ¢
Va2 +b2

kde rovnica danej LOR je vyjadrena ako ax + by + ¢ = 0, tzn. a je zaporne vzata

d = (4.9)

smernica LOR, b bude vychadzat vzdy 1 a ¢ je zaporne vzaty posun LOR na osi y.

Pre tento konkrétny pripad teda rovnica bude mat tvar: —max +y — b = 0.

404 E
30 A 1, """"""""""" %
20 K
T X,y %
ERRI ;
-10 3
d
-20
-30 S XN e %
a4 B
—-40 =30 —-20 -10 (IJ 10 20 30 40

X label

Obr. 4.8: Vzdialenost LOR od centra géntry (z,y si siradnice stredu, d je dana

vzdialenost)

Pre lepsiu préacu pri rekonstrukénych algoritmoch je vsak treba projekcie previest

na urcity signdl, ktory mé rovnakd dizku pri kazdom uhle. Znamens to, Ze kazda
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projekcia musi vytvarat navzorkované pole do segmentov, do ktorych je pripocita-
vana hodnota 1, pokial je v danom rozsahu vzdialenosti od centra detekovana LOR
pod danym uhlom. Funkcia generate_projections, ktord vytvara takéto projekcie
ma na vstupe aj pocet segmentov ako volitelny parameter. Tento pocet segmentov
by vsak nemal presahovat mensi z rozmerov podkladového, resp. néasledne rekon-
struovaného obrazu, aby sa predislo koliziam pri spatnej projekcii. Toto vzorkovanie
ma vsak aj nevyhody, najma v tom, ze vysledny obraz nebude mat uz tak presné
rozlisenie, popripade rozlozenie rekonstruovanych bodov ako povodny. Vyhoda vsak
spociva v rovnakej dizke dat pri vstupe hodnot do sinogramu a tiez, ako bolo vyssie
spomenuté, pri spatnej projekcii.

Pri volbe poc¢tu segmentov je opat pre nasledntu iterovanu rekonstrukciu a line-
4rnu algebru v nej obsiahnutd nutné volit dizku projekeii, a teda pocet segmentov
zhodny s rozmermi obrazka. V opac¢nom pripade by vznikali kolizie pri maticovom
nasobeni vysvetlenom v kapitole [5.3]

Nepresnosti pri spatnych rekonstrukciach vsak v tomto pripade moézu nastat aj
kvoli nedostatocnému poctu uhlov. Bude tak vznikat vo vyslednom obraze vacsi
hviezdicovy artefakt, tzn. jednotlivé ciary vkladanych projekcii budu viac viditelné.
Vseobecne, sa pri tvz. podvzorkovani uhlového rozsahu prejavuje strata rozlisenia,
ktord je najmensia v centre FOV a maximum dosahuje na okrajoch.[35] Z tohto
dovodu je vhodné interpolovat ulozené projekcie. Interpolacia prebehne na principe
vytvarania dalSich projekcii pre uhly, ktoré nie st v predoslych krokoch zazname-
nané. Znamena to, ze pokial bude detektorov iba napr. osem, rekonstrukcia nebude
natolko znehodnotend, pretoze sa dopocitaju projekcie pre vsetky uhly v rozmedzi
—90° az +90°. Pre uhly mimo rozsahu 180° interpolaciu a zobrazovanie v sinograme
zmysel nema. Je to preto, ze tieto dalsie uhly st zaznamenané tymi istymi detektormi
ako uhly zahrnuté v sinograme, akurat st opacne smerované. Vypocetna naroc¢nost
programu by tak bola dvakrat vyssia a zlozitost by bola zbytocne vysoka. Mdze
vzniknut aj tzv. radidlne podvzorkovanie - podvzorkovanie rozsahu moznych vzdia-
lenosti od centra, ktoré vedia k zretelnejsim artefaktom, avsak je velmi zriedkavé.[35]

7 obr. je mozné pozorovat interpolaciu jednotlivych projekcii. Na osi x je
zobrazena vzdialenost od centra, vzorkovana v projekciach a na osi y st jednotlivé
uhly, pod ktorymi st dané projekcie nasnimané. Vysledny utvar je priblizne zhodny
so sinusoidou, resp. je zlozeny zo sinusoid jednotlivych bodov na fantémovom ob-
razku, ktoré predstavuju zdroje anihilacii a vyziarenych foténov.

Vystupom funkcie interpolate_sinogram je slovnik, v ktorom jednotlivé klice
predstavuju uhly snimania v celom rozsahu od —90° po +90° a hodnoty si zasa
nasnimané projekcie pod danymi uhlami v tvare jednorozmerného pola rovnakej
dlzky. V tomto forméte si parametre sinogramu poslané ako vstup do viacerych

typov spatnych rekonstrukcii.
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Obr. 4.9: Sinogram podkladového fantému
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5 Rekonstrukcné algoritmy

Vysledny obraz vznika vdaka rekonstrukénym technikdm a algoritmom pouzivanym
v emisnej tomografii. Existuje viacero takychto postupov, niektoré st menej presné,
avsak vypocetne nenarocné, inymi je zasa mozné ziskat lepsie rozlisenie a lepsi cel-
kovy dojem. Analytické metdédy umoznuju rychly vypocet, avsak ich presnost klesa
oproti itera¢nym metédam, ktoré v dnesnej dobe prevladaja.

Pri kazdej rekonstrukeii program vygeneruje fantém s bodovym zdrojom (obr.
. Takyto obraz je vhodné pouzit pri testovani a pozorovani jednotlivych typov
rekonstrukcénych technik. Bodovy obraz je mozné interpretovat ako dokonaly ziaric,
tzn. radiofarmakum je vychytdvané iba v tomto bode a nie je zaznamenany ziaden

rozptyl.

Point source image

0 25 50 75 100 125 150 175

Obr. 5.1: Bodovy zdroj, ktory reprezentuje dokonaly ziari¢

5.1 Analyticka rekonstrukcia - spatna projekcia

Analytické metody pracuju na jednoduchom principe pridavania projekcii zo sino-
gramu do vysledného obrazu. Rekonstruovany obraz je inicializovany nulami, po-
stupne je zapliiany rotovanymi projekciami podla uhlu snimania.

Pri CT zobrazovani je mozné na rekonstrukciu vysledného snimku vyuzit Rado-
novu a spatni Radénovi transforméciu. Samotna Radonova transformécia prevadza
originalny obraz na sinogram, resp. pri redlnom zobrazovani ukladd projekciu nasni-

mani pod danym uhlom do sinogramu na dand poziciu na osi y. Snimané s vsetky
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uhly, rovnako ako pri interpoldcii sinogramu z kapitoly [4.1 Preto si na sinograme
pozorovatelné sinusoidy jednotlivych bodovych zdrojov. Na vykreslenie sinogramu
pomocou Raddnovej transformécie je pouzitd funkcia radon z balicku scikit-image.
Téato funkcia vracia sinogram, kde na osi x sa nachadzaju jednotlivé uhly snimania
v rozmedzi 0° az 180° a na osi y je zachytena pozicia v ramci nasnimanych projekcii
pod danym uhlom. Pri Radénovej transformacii vznikaju projekcie ako integralne
hodnoty intenzit dopadnutych rovnobeznych lic¢ov pod danym uhlom pri priechode
tkanivami. Inverznd Raddénova transforméacia sa zasa prevadza nasledovnym sposo-
bom - jednotlivé projekcie ulozené v sinograme pod prislusnym uhlom snimania st
postupne pric¢itavané k rekonstruovanému obrazu inicializovanému nulami. Tymto
postupom vznikne vysledny rekonstruovany obraz, ktory zachytava struktiru name-
ranych projekcii. Proces inverznej transformacie, ktory je ekvivalentny s filtrovanou
spatnou projekciou, je prevedeny pomocou funkcie iradon z rovnakého balicku.
[36]

Reconstruction

Sinogram - Radon transformation

angle

50 75 100 125 150 175
distance from center

Obr. 5.2: Sinogram vytvoreny Radoénovou transformaciou a rekonstrukcia pdévod-

ného obrazku pomocou inverznej Radénovej transforméacie

Vysledky z Radoénovej transformdcie a jej inverznej rekonstrukcie (obr. je
mozné v tomto pripade vyuzit ako vzor pri vytvarani spéatnej projekcie. V principe
je tato transformacia rovnaka ako algoritmus pouzivany pri PET analytickej rekon-
strukcii. Rozdiel je akurdt v mechanizme snimania projekcii. Pri CT zobrazovani
projekcie vznikaju ako sumy intenzit dopadnutych licov v danom smere snimania.
Naopak, pri PET zobrazovani projekcie vznikaju ako pocty zaznamenanych koinci-
dencii v danej vzdialenosti od centra snimanych pod jednotlivymi uhlami. Vystupom
z predoslej casti simulécie je sinogram, kde si na osi x vzdialenosti od centra gan-
try a na osi y zasa uhly snimania v rozmedzi —90° az 4+90°. Tento sinogram je
interpolovany, ¢o znamena, ze v rekonstrukénom obraze by nemali vznikat artefakty
sposobené uhlovym podvzorkovanim.

Na zaciatku spéatnej rekonstrukcie je vygenerovany pociatocny rekonstruovany
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obraz. Iniciovany je nulovymi hodnotami a rozmery ma zhodné s rozmermi ori-
ginalneho obrazku. Néasledne program prechédza jednotlivé projekcie pod danymi
uhlami a vygeneruje rozsirenu projekciu. Tato rozsirena projekcia predstavuje po-
vodnu projekciu v 1D vektore, ktora ma pocet stipcov rovny dizke projekcie, avsak
pocet riadkov je rozsireny na zhodny pocet s rozmermi rekonstruovaného obrazku.
V tomto pripade md projekecia dizku rovnt druhému rozmeru obrazku, ¢ize poctu
stlpcov. Kedze je obrazok tvorcovy (vysvetlenie v kapitole , rozsirena projekcia
bude mat rozmer rovnaky. Vo vysledku to bude Stvorec so zhodnymi hodnotami v
danom stipci. Takto upravend projekcia je v nasledujicom kroku rotovand pod pri-
slusnym uhlom snimania a v tomto forméte pri¢itana k rekonstruovanému obrazku.
Pric¢itanie je prevedené centralne, tzn. centra obrazkov sa prekryvaji a centralny
bod rekonstruovaného obrazku je stredom aj rotovanej projekcie. Po pridani vset-
kych projekcii z interpolovaného sinogramu dostaneme rekonstruovany obraz, kde
by jednotlivé body mali mat priblizne rovnaku intenzitu a rovnaké suradnice ako
body z povodného fantému. Poslednou tpravou pri prostej spatnej rekonstrukeii je
normalizacia obrazu, tzn. prevedenie skalovania, teda vydelenie kazdej hodnoty v
obrazku maximom, ¢o umozni prevedenie hodnot do rozmedzia 0-1.

Kvalita a presnost vysledného obrazu si dané viacerymi parametrami, medzi
ktoré patri napr. pocet detektorov, a teda kvalita interpolacie sinogramu, rozmery
obrazku, resp. jeho priestorové rozlisenie, aktivita bodovych zdrojov ako ziaricov
(pocet LOR vygenerovanych z dokonalého Ziarica) a v neposlednom rade filtre, kto-

rymi je mozné potlacit Sum, zvysit kontrast alebo celkovo vyhladit obraz.

5.2 Filtrovana spatna projekcia

Filtrovana spatnd projekcia je standardnou technikou rekonstrukcie v tomografii.
Filter je vygenerovany ako kernel vo frekvencnej oblasti, ktory sa aplikuje na jed-
notlivé projekcie z interpolovaného sinogramu. Pri spracovavani obrazovych dat ker-
nel predstavuje maticu dat pouzivani na zostrenie, vyhladenie, odstranenie Sumu,
detekciu hran atd. Prevadza sa nasobenie frekvencnej charakteristiky filtru a 1D
Fourierovského spektra aktualnej projekcie. Tato moznost predstavuje alternativne
riesenie, takisto sa moze jednat o konvoliciu projekcie a impulznej charakteristiky
filtru. Z takto filtrovanych projekcii je algoritmom podobnym jednoduchej spatnej
rekonstrukeii vytvoreny vysledny obraz.

Najpouzivanejsimi filtrami pre emisni tomografiu je Ram-Lak filter, ktory je
diskrétnou formou idealneho ramp filtru a Shepp-Logan filter. Frekvencna charakte-
ristika ramp filtru je rovnd |w|, v pripade Sumu dochadza k jeho zvyrazneniu. V praxi
vyuzivame jeho aproximacie s vahovanim vhodnym oknom pre zniZenie zastipenia

vyssich frekvencii.
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Samotna filtrovana projekcia prebieha nasledovne: dany vygenerovany filter je
aplikovany ako kernel na vsetky projekcie z interpolovaného sinogramu, teda si nim
vynasobené ich spektra. Ako posledny krok je prevedend spéatna 1D Fourierova trans-
forméacia. Dizka filtru by mala odpovedat dizke jednotlivych projekeif, ¢o odpoveds
rozmerom fantémového obrazku. Takto filtrované projekcie st nasledne rozsirené ako
v Casti a rotované pod danym uhlom snimania st pri¢itané do aktualneho rekon-
struovaného obrazu. Nakoniec prebieha normalizacia vo forme skalovania obrazku
do rozmedzia hodnét 0-1, aby bolo zabezpecené jednotné meritko pre vykreslenie a
nasledné porovnéavanie vyslednych obrazov.

Ako bolo spomenuté vyssie, na filtrovanie sa najcastejsie pouzivaju filtre Ram-
Lak a Shepp-Logan. Ram-Lak filter je odvodeny od idealneho ramp filtru. Jeho
impulznd charakteristika je dana vztahom [5.1}

0.25 n=>0
hrr = 0 n parne # 0 (5.1)
— (n}r)Q n neparne

Shepp-Logan filter je vynasobenim Ram-Lak filtru vo frekvenc¢enej doméne fun-
kciou sinc. Tym je dosiahnuté isté zjemnenie vysledného obrazu ako prevencia proti

zosilneniu Sumu. Jeho impulzna charakteristika je teda vyjadrena ako [5.2

2

T (5.2)

hs = —

Implementacia pozostava z vynasobenia kazdého vzorku impulznej charakteristiky
funkciou sinc.

Takto vytvorené impulzné charakteristiky filtrov si pomocou Fourierovej trans-
formacie prevedené na charakteristiky frekvencéné. Tie predstavuju samotné kernely
aplikované na projekcie. Oba filtre je mozné vylepsit, resp. zdokonalif ich vlastnosti
a vplyv na celkovi kvalitu obrazu pouzitim parametru $irky w (obr. . Tato sirka
slazi u Ram-Lak filtru k obmedzeniu vyssich frekvencii. Ohranicuje jeho charakte-
ristiku z oboch stran - vyuzité su frekvencie v rozmedzi od —w do w. Pokial sa
sirka nastavi na vyssiu hodnotu, znamena to vécsiu Sirku pasmovej priepustnosti,
prechod viacerych nizkofrekvencénych zloziek signdlu, vyhladenie, potlacenie Sumu,
ale zaroven stratu detailov. Nizsia Sirka zasa sposobi ostrejsi obraz, ¢o vsak so sebou
prinasa viac Sumu a artefaktov.

U filtru typu Shepp-Logan je parameter w pouzity pri aplikacii funkcie sinc na
impulzna charakteristiku. V tomto kroku sirka vymedzuje sirku oscilacii, a tym
aj vyuzitie inych frekvencii. Vyssie hodnoty w zapri¢inuju pomalSie oscilacie fun-
kcie sinc, prepustanie Sirsieho spektra frekvencii, tzn. vyhladenie a potlac¢enie Sumu.
Mensie hodnoty w zabezpecujui lepsie rozliSenie a zaroven minimalizaciu artefaktov.
[35]
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Obr. 5.3: Frekvencéna charakteristika filtrov Ram-Lak a Shepp-Logan s parametrom

w = 50 (prenos H zavisly of frekvencie)

Na obr. [5.4] je mozné porovnanie prostej a filtrovanej spatnej projekcie. V tomto
pripade islo o filtre s parametrom w = 50, ¢o sa odrazilo na kvalite rekonstruovanych
obrazov z filtrovanych projekcii. U filtru typu Ram-Lak sa to prejavilo zvysenim os-
trosti obrazu oproti jednoduchej spéatnej rekonstrukcii, naopak pri zvysovani tohto
parametru bol filtrovany obraz c¢oraz viac vyhladeny. U rekonstruovaného obrazu s
pouzitim filtru Shepp-Logan je mozné pozorovat vyssiu podobnost s obrazom rekon-
struovanym bez filtrovania. Je to dané pravdepodobne tym, ze tato sirka oscilacii
prepusta na danej dlzke filtru 100 vacsinu frekvencii, a teda toto obmedzenie neméa
velkt Sancu sa objavit. Posledny obrazok znazornuje rekonstrukciu bez predoslej in-
terpolacie sinogramu. Na nom je viditelny rozdiel vo hviezdicovom artefakte, ktory je
v tomto pripade vyraznejsi a celkova kvalita obrazu je tak nizsia. Bod sa vo vSetkych
pripadoch zobrazil do priblizne rovnakych suradnic ako povodne, spéatné projekcie

teda prebehli tspesne.

5.3 lterovana rekonstrukcia

Filtrované spéatné projekcie st u CT systémov priblizne od roku 2008, u systémov
emisnej tomografie uz skor, nahradzované algoritmom iterovanej rekonstrukcie. Ta
je zalozend na algebraickom vyjadreni a Statistickom odhade. Prvym krokom je
vytvorenie pociatoéného odhadu vysledného obrazu, véicsinou iniciovaného nulami.
Nésledne je prevedena dopredna projekcia aktualneho rieSenia a porovnanie po-
¢iatoéného odhadu s touto projekciou. Na zaklade rozdielu medzi vypocitanymi a

nameranymi datami je rekonstruovany obraz, tj. poc¢iatocny odhad upraveny. Tento
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. Simple backprojection Ram-lak Shepp-logan Without interpolation
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Obr. 5.4: Vysledky prostej a filtrovanej projekcie, zlava prosta spéitnad projekcia,
filtrovana projekcia pomocou filtru typu Ram-Lak, filtrovand projekcia pomocou

filtru typu Shepp-Logan, prosta spatna projekcia bez interpolacie sinogramu

proces prebieha cyklicky az pokial je dosiahnuta pripustna vysledné chyba medzi
rekonstruovanym obrazom a projekciami.

U PET zobrazovania je asi najpouzivanejsou technikou iterovanej rekonstrukcie
metdéda SART (Simultaneous Algebraic Reconstruction Technique). Medzi dévody
jej vyuzitia patri jej rychlost konvergencie k optiméalnej rekonstrukeii, tzn. dosiahnu-
tie dobrych vysledkov s mensim poctom iteracii. Takisto je pri tomto zobrazovani
vhodné kvoli zachovavaniu detailov vo vyslednom obraze a nepatri medzi metddy,
ktoré zanechavaji vyrazné artefakty a nepresnosti. Méze byt prispdsobend pre rézne
data a podmienky a takisto ma dobry matematicky zaklad pre mozna optimalizaciu
a teoreticku analyzu.

V kazdej iteracii je prevedeny vypocet nového vylepseného rekonstruovaného ob-
razu, ktory by sa mal ¢oraz viac podobat povodnému fantému. Prebieha vypocet na
zaklade linedrnej algebry, prostrednictvom ktorého by mal vysledny obraz x vyjst
vyrieSenim rovnice Az = b. Matica A mé rozmery rovné dlzke jednotlivych projekeif
umocnenej na druhi a dizke projekeif vyndsobenej ich po¢tom. V tomto pripade to
teda znamena rozmer obrazka umocneny na druhi a rozmer obrazka nasobeny 180,
pokial je uvazovany interpolovany sinogram. Dizka projekcie je zhodnd s rozmerom
obrazka kvoli naslednému maticovému nasobeniu, ktoré potrebujeme, aby prebehlo
medzi maticou A a vektorom z, ktory mé dizku rozmeru obrdzka umocnentd na
druht a ktory bude na konci iterovanej rekonstrukcie pretvoreny na stvorcovy obraz
rozmerovo zhodny s fantémom. Pred zaciatkom samotnych iteracii je tento vektor
inicializovany nulami. Vektor b je vysledkom predoslého maticového nasobenia a ob-
sahuje jednotlivé projekcie ulozené za sebou do jednoho vektoru. Ma teda rozmer
zhodny s druhym rozmerom matice A. Matica A je vyplnena ¢iselnymi hodnotami

1 nachadzajucich sa v jednotlivych stipcoch podla indexu v projekeidch a uhlu sni-
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mania. Na vsetkych ostatnych poziciach si 0. Na zaklade tychto dvoch hodnét je
jednotkovy stlpec natoceny a pridany do jednotlivich submatic.

Ako porovnavanie dvoch stran tejto rovnice je vypocitana v jednotlivych itera-
ciach dana odchylka od rovnosti ako rozdiel 6 = b — Ax. Ten je nasledne zahrnuty

do korekcie vypocitanej podla vztahu [5.3
kor =V - AT . W -6, (5.3)

kde V = diag(||a’||;) a W = diag(||a’|];). Matice V' a TV s diagondlne a st pocitané
ako L1 norma matice A, tzn. ako prevratena hodnota maxima sim absolitnych hod-
not v jednotlivych riadkoch, resp. stipcoch. Nakoniec je tito dand korekcia ndsobend
relaxacnym parametrom A a pri¢itana k vektoru rekonstruovaného obrazu x ako je
uvedené vo vztahu B.4

Tit1 = x; + X kor. (5.4)

Relaxacény parameter je hodnota, ktora ovplyvnuje konvergenciu iterovanej re-
konstrukcie, teda jej rychlost dosiahnutia pomerne presnych vysledkov. Jeho hodnota
by mala byt v rozmedzi 0 az 2 pri metéde SART. Pre nizky relaxaény parameter
je konvergencia pomalsia, ale zato presnejsia. Naopak pre vyssie hodnoty je mozné
dosiahnuf relativne dobré vysledky aj pri mensom pocte iteracii. Tato konvergencia
a jej rychlost moze byt pozorovatelna pri vyvoji chyby v jednotlivych iteraciach na
obr. [5.5 Odchylka by mala priblizne exponencidlne klesat, pri vysSom relaxacnom
parametri je tento pokles strmsi.

5 7
[37] [38]
Relaxation parameter: 1 Relaxation parameter: 0.5 Relaxation parameter: 0.1
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Obr. 5.5: Casovy vyvoj chyby v jednotlivych iterdciach pre relaxacné parametre 1,
0.5a0.1
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Obr. 5.6: Originalny obraz s vysledkami iterovanej rekonstrukcie pre pocet iteracii
20, 50 a 100

Na obr. su vysledky iterovanej rekonstrukcie pre rozny pocet iteracii, kon-
krétne 20, 50 a 100. Vysledny obraz by mal pri zvysenom pocte konvergovat k

zmenseniu Sumu v obraze a k zvyrazneniu bodového zdroja.
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6 Mozné korekcie pre skvalitnenie rekonstruk-

cie

Pre skvalitnenie alebo redlnejsiu podobu vysledného rekonstruovaného obrazu sa
vyuziva viacero typov korekeii. St to najméa spdsoby spominané v kapitole[2.5 Jednd
sa o korekcie ndhodnych alebo rozptylenych koincidencii, korekciu utlmu, mittvej
doby detektoru alebo zavedenie TOF korekéného ¢lena do spracovania nameranych
dat. Tato simuldcia zahfna moznu korekciu itlmu a vykreslenie dat s uvazovanim
TOF faktoru.

6.1 Korekcia atlmu

Korekcia utlmu je podrobnejsie popisana vyssie, v kapitole Ide o typ korekcie,
ktory berie do tvahy pravdepodobnost ttlmu oboch foténov vygenerovanej LOR
pri ich prechode jednotlivymi tkanivami zo zdroja emisie. Tato pravdepodobnost je
dand ako exponencidla zo stucinu —p - d, kde u je koeficient itlmu a d je vzdialenost,
ktort by dany fotén presiel z miesta emisie po detektor. V tomto pripade je mozné
uvazovaft p ako stredni hodnotu koeficientu itlmu pre vSetky tkaniva, kedze simu-
lacia nezobrazuje konkrétny organ, ale vSeobecné rozmiestnenie radiofarmaka v tele
pacienta vo forme jednoduchého fantému. Jeho konkrétna hodnota je teda zvolena
pre energiu 511keV 0.093cm™!. [39]

Implementacia tohto typu korekcie pozostava z vypoctu pravdepodobnosti itlmu
pre kazdy pixel, ktory je zdrojom urc¢itého mnozstva fotéonov v zavislosti od jeho
vzdialenosti od detektoru, ktory LOR vychadzajica z daného bodu pretne. Preto
je v prvej casti skriptu, ktory sa venuje zohladneniu utlmu pri rekonstruovani dat,
vygenerovany zoznam matic, z ktorych kazda jedna predstavuje pravdepodobnost, ze
foton z daného pixelu v obraze nebude tlmeny. Vnutorné matice maju teda rozmery
zhodné s povodnym fantémom a ich pocet je rovny poctu detektorov. Ide teda o
zohladnenie utlmu v kazdom pixeli obrazku v zavislosti od prave daného detektoru,
resp. vzdialenosti tohto detektoru od kazdého bodu snimaného objektu.

Jednotlivé pravdepodobnosti ulozené v tychto maticiach st uréené ako exponen-
cidla zo zaporne vzatého sucinu koeficientu utlmu a vzdialenosti daného bodu od
detektoru. Rozsah hodndt pravdepodobnosti je rozmedzie ¢isel od 0 do 1. Preto na
zohladnenie utlmu pri generovani LOR, resp. vytvarani projekcii z nich je v druhej
Casti tohto skriptu vygenerovany ndhodny faktor ako ¢islo od 0 do 1, ktory predsta-
vuje pravdepodobnost, ze dand LOR bude utlmena. Toto ¢islo je nasledne porovnané
s pravdepodobnostami, ktoré sa v maticiach atlmu vyskytuji na mieste vychodzieho

pixelu tejto LOR a cisla matic, v ktorych st hodnoty hladané, zodpovedaju cislam
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detektorovych segmentov pretnutych LOR. Pokial je ndhodne vygenerovany faktor
vacsi ako mensia z hodnot tychto pravdepodobnosti, LOR je ponechand a zahrnutéa
do vytvarania projekcii. Minimum z pravdepodobnosti totiz vyjadruje pravdepo-
dobnost, Ze tento foton danej LOR nebude utlmeny, a tym paddom ani druhy. Pre
takto generovany faktor ale casto nedochadza k zohladneniu ttlmu kvoli prilis niz-
kemu prahu pravdepodobnosti, s ktorym je porovnavany. Preto bude takmer vzdy
utlm zanedbany. Kvoli vizualizacii a demonstracii je hodnota ndhodného faktoru
generovana v rozmedzi 0 az maximalna hodnota z oboch pravdepodobnosti ttlmov

zvacsend o hodnotu 0.01.

Original backprojection Attenuated backprojection

10 % 10
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Obr. 6.1: Porovnanie rekonstruovanych obrazov bodového zdroja bez (vlavo) a s

(vpravo) pouzitim korekcie itlmu
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Obr. 6.2: Porovnanie sinogramov bodového zdroja bez (vlavo) a s (vpravo) korekciou

utlmu
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Na zéklade uvazovanie korekcie itlmu je mozné na obr. 6.1 porovnat vysledny
obraz bez a s jej zohladnenim. Rovnako vsak ako aj pri porovnani sinogramov na
obr. je rozdiel takmer nepozorovatelny. Je mozné ho vycislit, v tomto pripade ide
o strednt kvadraticka odchylku 0.0045 medzi rekonstruovanym obrazom pomocou
spatnej projekcie a obrazom upravenym korekciou tutlmu. Takisto je mozné porov-
nanie kvantitativne urcit ako percento utlmenych LOR z ich povodného poctu, v
pripade tychto dvoch obrazov sa jedna celkovo o 35 LOR. Kedze ide o bodovy zdroj
a zadand aktivita tohto zdroja bola 100, z celkového poctu 100 vygenerovanych
LOR zostalo 65, tzn. faktor tlmenia bol 35%. Vplyv ttlmu pre 32 detektorov je v
prilohdch na obr. a mozno pozorovat lepsie priestorové rozlisenie ako vo
vyssie uvedenych vysledkoch pre 8 detektorov. Vysledok korekcie ttlmu pre fantom
je uvedeny v prilohach na obr. [A.T]]

V dnesnej dobe je algoritmus tejto korekcie nahradzany v hybridnych zobraze-
niach PET-CT alebo PET/MRI, kedy déta nasnimané CT castou alebo z algoritmu
z MR dat poskytuji hotové mapy ttlmu pre vsetky ¢asti snimaného objektu [40]. V
tomto pripade ide vSak skor o simulaciu vplyvu utlmu do dat s naslednym prevede-

nim rekonstrukeie.

6.2 TOF

TOF (Time Of Flight) korekcia je jednou z v dnesnej dobe najviac sledovanych a
vyvijanych algoritmov. Ide o snahu vytvorit pravdepodobnostny profil pozdlz kazdej
LOR. Této podoba by mala odpovedat norméalnemu rozlozeniu, v ktorom je stredna
hodnota uréend vychodzim pixelom LOR, tzn. v tomto bode bude intenzita LOR
najvyssia. Postupne sa bude jas pixelov, ktorymi LOR prechadza, znizovat smerom
od daného bodového zdroja. Ide tym padom o vytvorenie Gaussovskej funkcie pozdlz
kazdej LOR, ktorej smerodajné odchylka o je volitelnym parametrom simulécie a
urcuje ako rychlo, resp. na aka vzdialenost sa bude jas postupne znizovat smerom
k okrajom obrazku.

Tato korekcia vyjadruje zaznamenanie idealne protichodnych foténov vzniknu-
tych anihilaciou detektormi, ktoré takisto vyhodnotia ¢as medzi dopadmi tychto
dvoch foténov v ziarenia. Na zdklade tohto ¢asového posunu a omeskania sa urci
prave spominany pravdepodobnostny profil intenzit pozdlz LOR. Na priamke, ktort
dva protichodné fotony tvoria, je vypocitany pixel predstavujici najpravdepodobnej-
siu poziciu bodového zdroja, kde nastala anihilacia. Ide o prepocitanie vzdialenosti
medzi priesecnikmi LOR s detektormi a danym zdrojom odvodenych od ¢asového
omeskania jedného z foténov. Napr. pokial by nastala situacia, kedy by boli vyhod-
notené casy doletu oboch foténov ako rovnaké, bodovy zdroj by sa nachadzal prave

v strede tejto priamky.
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PET image with LORs, intensity 1

Obr. 6.3: Podkladovy fantém s vygenerovanymi LOR s uvazovanou hodnotou akti-

vity 1

Simulacia zohladnuje a znazornuje tento typ korekcie ako vizudlnu tlohu. Na
zaciatku kapitoly je spominané a vykreslené generovanie jednotlivych LOR ako
ndhodného faktoru, vdaka ktorému simulacia po kazdom spusteni predklada iné vy-
sledky. Ndhodnou zlozkou v tomto pripade je smer a dlzka vygenerovanych linii,
ktoré reprezentuji LOR. Tieto LOR maju po celej dlzke hodnotu intenzity 1, pokial
sa jedna o normalizovany obrazok (resp. v danej kapitole si odlisené farebne podla
charakteru zdroja, z ktorého vychadzaji). Na obr. si LOR vygenerované iba z
oblasti fantému, ktoré maji najvyssiu intenzitu kvoli zadanému faktoru intenzity
rovnému 1. To znamenad, Ze z kazdého pixelu normalizovaného obrazku, ktory ma
hodnotu 1 bude vygenerovand prave 1 LOR. TOF korekcia sa v tomto bode prejavi
nasledovne: pre vSetky LOR sa vytvori pravdepodobnostny profil v podobe Gaus-
sovskej funkcie (normdlneho rozlozenia), v ktorej strednii hodnotu tvori vychodzi
pixel LOR (jej stred) a smerodajnéd odchylka urcujica sirku tejto funkcie je volitel-
nym parametrom zadanym uzivatelom. Jej hodnota nemusi byt nijak obmedzen4,
v tomto pripade netreba dosiahnutie nuly na okrajoch obrazka ani zohladnenie po-
dobnych situdcif. Pokial vSak presiahne dizku dlhsej strany LOR (tzn. dlhsiu cast
LOR od zdroja po kraj obrdzku), korekcia nebude zohladnend, resp. sa prejavi len
velmi malo. Ak by dosahovala hodnét, pri ktorych by celd LOR mala hodnotu 1,
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vysledok by bol presne rovnaky ako bez tejto korekcie.

Na obr. ktory je vystupom casti simuldcie zohladnujticej TOF korekciu je
mozné porovnat vygenerované LOR zo zakladnej simulécie a LOR so zahrnutou TOF
korekciou. Pri tomto porovnani je vidno, ze pri LOR upravenych touto korekciou bol
vytvoreny pravdepodobnostny profil podla norméalneho rozlozenia so smerodajnou
odchylkou 10, a teda intenzita c¢asti LOR pri okrajoch obrazka je nulova. Najvyssia

je v miestach, odkial boli linie vygenerované.

TOF correction on generated LORs

Obr. 6.4: Vygerované LOR z podkladového fantému so zohladnenim TOF korekcie

Pozicia neistoty x daného bodu s najvyssiou pravdepodobnostou vzniku anihiléa-
cie je dand vztahom

r=—", (6.1)

kde ¢ je rychlost svetla, At je ¢asova konstanta detektoru (TOF rozliSenie). Pre najp-
resnejsiu hodnotu 10 ps, bude tato chyba, v pripade simulacie smerodajna odchylka
normalneho rozlozenia o rovna M =1.5-107% m. [4]]

Tento postup je vSak stale aj v dnesnej dobe vyvijany. Problém nastava v kon-
struk¢nom rieSeni PET systémov, ktoré nemaji dostato¢né rozlisenie (v tomto pri-
pade najma ¢asové) na zohladnenie TOF korekcie a naslednej rekonstrukeie. Fotény,
ktoré na jednotlivé detektory dopadaji dosahuju totizto rychlost svetla, preto omes-
kania medzi dvoma protichodnymi fotéonmi z jednej anihilacie nedokazu byt presne

zaznamenané. [40]
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7 \Vysledky programového rieSenia

Vysledky simulacie zahinaju porovnanie jednotlivych typov rekonstrukeii, popripade
s pouzitim filtrov a korekcii, a ako druhy vystup je uvedeny stbor na demonstraciu

simuléacie PET zobrazovania.

7.1 Vystupny subor

Subor demo.py je celkovym vystupom zo vSetkych diel¢ich siborov poskladanych
dohromady. Jedna sa o spojenie zdkladnej simuldcie s koncovym vykreslenim in-
terpolovaného sinogramu s jednotlivymi projekciami, spéatnych projekcii (prostej a
filtrovanej), iterovanej rekonstrukcie a moznych korekeii (itlmu a TOF).

Tento skript je riadeny uzivatelom, tzn. jednotlivé vstupy a vyber medzi moz-
nostami si zadava uzivatel sam. Jednotlivé kroky st osetrené podmienkami, aby
nenastala kolizia pri nespravne zadanom datovom type alebo forméte vstupov. Po-
kial tento problém nastane, uzivatelovi je zobrazené varovné hlasenie s predvolenou
hodnotou daného parametru, ktory je naopak zadany programom a uplatni sa v

pripade kolizie. Hodnoty jednotlivych parametrov st uvedené v tabulke [7.1]

Tab. 7.1: Tabulka predvolenych parametrov, ktoré si pouzité v pripade kolizie so

zadanymi vstupmi

Parameter Predvolena hodnota
pocet bodovych zdrojov 1

rozmer generované¢ho fantému | 100

faktor intenzity 100

smerodajné odchylka 10

pocet detektorov 16

polomer detektorového kruhu | 3/4 rozmeru fantému
sirka filtru 100

pocet iteracii 20

relaxacny parameter 1

V prvom kroku je uzivatelovi predkladana na vyber moznost vykreslenia vysled-
kov jednotlivych krokov, aby mohol vidiet dielc¢ie vysledky. Odpoveda slovami dno-
/nie (angl. yes/no). Dalej si vybera moznost vygenerovania alebo nacitania obrazku
z ur¢itého suboru (read/genearate). Ak si vyberie moznost generate, podkladovym
fantomom je obrazok bodového zdroja, resp. bodovych zdrojov, ich mnozstvo zavisi

od volby uzivatela. Takisto sa v tomto pripade voli rozmer obrézka, z predoslych

66



kapitol je zrejmé, ze obrazok musi byt Stvorcovy, aby sa predislo problémom a moz-
nym chybam pri rekonstrukcidch. Pokial si vSak uzivatel vyberie druhti moznost,
a sice nacitanie podkladového obrazku zo siboru, musi zadat cestu k tomuto ob-
razku. Program nasledne oSetri, ¢i tato cesta existuje a tiez, ¢i rozmer obrazka splia
podmienku stvorcového tvaru. Ak dand cesta nie je redlna alebo nacitany fantéom
nespliia dant podmienku, uzivatel je niteny vybrat novy obrazok.

Po vybere podkladového fantomu dochadza k vygenerovaniu jednotlivych LOR
v zavislosti od teoretického rozlozenia radiofarmaka, ktoré tento fantom vyjadruje.
V tomto kroku uzivatel zadava iba faktor intenzity alebo aktivitu jednotlivych bo-
dovych zdrojov, t.j. pocet LOR, ktoré su generované z dokonalého ziarica. Pokial
intenzita pixelu, z ktorého st generované, nie je 1, pocet ¢iar je vysledkom celocisel-
ného sucinu danej intenzity a faktoru aktivity.

Pri generovani LOR je volitelnym parametrom este zohladnenie TOF korekcie a
jej nasledné vykreslenie. Uzivatel znova odpovend dno/nie (angl. yes/no) na otazku,
¢i chce zohladnif tento typ korekcie. Pri volbe zohladnenia zadava takisto velkost
smerodajnej odchylky normélneho rozlozenia vytvoreného pozdlz kazdej LOR. Pre-
javenie tohto parametru zavisi ale aj od dizky ¢iary, a teda aj rozmeru fantému.

Dalsi postup zahifia simuldciu detektorov a vykreslenie sinogramu. Zaddvané
vstupné hodnoty uzivatelom st pocet detektorov a polomer detektorového segmentu,
ktory musi spliiat poziadavky uvedené vyssie, najma aby v fiom bol fantém cely
obsiahnuty. Po zadani tychto parametrov si vytvorené vsetky projekcie, nasledne
interpolované a z nich je, v pripade, ze si uzivatel prial vykreslif diel¢ie kroky, zo-
brazeny sinogram. Ten je mozny porovnat so sinogramom ako vystupom radénovej
transformacie, z ktorej je nasledne aj vytvoreny rekonstruovany obraz (pomocou
inverznej radénovej transformécie).

Nasleduje vytvorenie rekonstruovaného obrazu prostrednictvom spéatnych pro-
jekcii. Uzivatel si vybera typ filtru pouzity na filtrovani spéatni projekciu, a to
z moznosti ram-lak/shepp-logan. Takisto je zadavand aj hodnota parametru Sirky
width. Uzivatel by tu mal vSak zohladnit samotnd dizku filtru, tzn. dlzku projekcie,
aby tento parameter mal zmysel. Vykresleny je rekonstruovany obraz pomocou pros-
tej a filtrovanej spatnej projekcie, popripade frekvenéné charakteristika pouzitého
filtru. Pri vytvarani spétnej projekcie je volitelnym parametrom takisto zohladne-
nie korekcie utlmu. Uzivatel zadava moznost tohto zohladnenia pomocou odpovede
dno (ang. yes). Kedze ide o jednoducht simuldciu s uvazovanim vseobecnych fanto-
mov, sucinitel atlmu je vzdy pouzity ako stredné hodnota v tkanivach Tudského tela.
Program uzivatelovi vypise vysledok z tejto korekcie ako percento netlmenych LOR
z ich povodného poctu a ako stredni kvadratickti odchylku medzi obrazom z prostej
spatnej rekonstrukcie a obrazom s korekciou utlmu. Taktiez je mozné vykreslenie

utlmeného sinogramu a vysledného obrazu.

67



Poslednou castou je demonstrécie iterovanej spatnej rekonstrukcie (SART). Uzi-
vatelom zadavané hodnoty st v tomto pripade pocet iteracii a hodnota relaxacného
parametru, ktord musi byt byt nizsia ako 2. V kazdej iteracii je vypisané jej ¢islo, aby
uzivatel vedel, ako rychlo, popripade ako daleko rekonstrukcia pokrocila. Po dosia-
hnuti zadaného poctu iterécii je zobrazena hlaska o poslednej dosiahnutej odchylke
medzi pévodnymi projekciami a rekonstruovanym obrazom. Ak bola na zaciatku de-
monstracie zvolend moznost vykreslenia jednotlivych krokov, uzivatelovi sa zobrazi
vysledny obraz a vyvoj spominanej odchylky (sumy druhych mocnin pre vSetky
pixely) pocas iteracii.

Program postupne vypisuje prevadzané kroky (ako napr. CREATING SINO-
GRAM, BACKPROJECTIONS, atd.) a po nich zobrazi prislusné vystupy. S uziva-
telom prebieha komunikéacia po anglicky z dévodu univerzalnosti pre rézne vyuzitia

programu simulacie.

7.2 Porovnanie vysledkov

Jednotlivé kroky simulacie boli takisto skisané na podkladovom fantéme uvede-
nom hned na zaciatku kapitoly [£.1] Fantém reprezentuje jednoduché rozlozenie ra-
diofarmaka s tromi moznymi typmi oblasti vychytavania. Tie si reprezentované
intenzitami v normovanom obrézku 0, 0,2 a 1. Jeho rozmery neodpovedaju skutoc-
nym moznym, fantém je zjednoduseny pre nizsiu vypocetni narocnost simulacie. V
popise zdkladnej simulacie je uvedeny takisto sinogram tohto fantému z jeho inter-
polovanych projekcii a tiez st vykreslené LOR vygenerované podla daného faktoru
intenzity. V porovnani so sinogramom na obr. pri faktore intenzity 100 a takisto
pri vyssom pocte detektorov (32 v porovnani s 8 zo zdkladnej simuldcie), je mozné
pozorovat rozmazanie sinogramu, vyssiu nejasnost v porovnani s vyssim poctom
LOR z jednotlivych pixelov. Takisto su tieto faktory jasne viditelné pri porovnani
daného sinogramu so sinogramom v prilohdch na obr. [A.1] ktory je vygenerovany s
faktorom intenzity 10. Pre nizsi faktor intenzity je takisto vypocetny cas programu
kratsi, a to konkrétne 19.47 s pre faktor intenzity 10 a 119.51 s pre faktor intenzity
100.

Tento fantémovy obrazok, resp. jeho sinogram je mozné pouzit ako vstup do
jednotlivych typov rekonstrukcii. Vysledky zo spatnych projekcii st zndzornené na
obr. [7.2] Pri obrazoch z filtrovanych rekonstrukeii s pouzitou sirkou 20 je mozné
vidiet znizeny hviezdicovy artefakt, mensi Sum, resp. vyhladenie celkového obrazku.
Porovnanie s nizSou hodnotou parametru sirky je znézornené v prilohach na obr.
[A.6 Rozdiel medzi rekonstrukciami z interpolovanych a neinterpolovanych projekcii
nie je na prvy pohlad patrny, avSak ur¢itda odchylka sa tu vyskytuje. Viditelnejsie
vplyvy jednotlivych typov spatnych projekcii su vidiet na obr. a v prilohéach.
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Obr. 7.1: Sinogram podkladového fantému pre faktor intenzity 100 a pocet detek-

torov 32

Tabulka [7.2| udava stredné kvadratické chyby medzi jednotlivymi obrazmi z tychto
rekonstrukcii. Na zaklade nej je mozné usudit, ze pri vyssom pocte vygenerovanych
LOR st odchylky medzi obrazmi nizsie, a teda takito rekonstrukcia je presnejsia.
Naopak pri nizsich hodnotach faktoru intenzity sa dané obrazy od seba liSia viac.
Kvantitativne je mozné kvalitu jednotlivych typov rekonstrukcii a ich mieru tuspe-
chu porovnat s fantomovym obrazkom, nakolko v ramci simulacie je k dispozicii na
rozdiel od realnej situdcie. Toto porovnanie je takisto urcené strednou kvadratickou
odchylkou medzi podkladovym fantémom a obrazom z daného typu rekonstrukcie
uvedené v tabulke V tomto pripade maju filtrované spatné projekcie stredni
kvadratickd odchylku s fantémom najvyssiu, pravdepodobne kvoli vyhladeniu cel-

kového obrazu, ¢o vSsak so sebou prinasa zlepsSenie subjektivneho dojmu.

Ram-lak

Simple backprojection Shepp-logan Without interpolation

10

15

20

25

Obr. 7.2: Spétné projekcie fantémového obrazku pre faktor intenzity 100 (jednodu-

chd, ram-lak filtrovand, shepp-logan filtrovand, neinterpolovana)
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Tab. 7.2: Tabulka strednych kvadratickych odchylok medzi obrazmi z jednotlivych
typov rekonstrukcii pre faktory intenzity 100 a 10

) 3 . . | Stredna kvadraticka odchylka | Stredna kvadraticka odchylka
Porovnavané rekonstrukcie . . . .
(faktor intenzity 100) (faktor intenzity 10)
prosta vs. ram-lak 0.000584 0.00161
prosté vs. shepp-logan 0.000035 0.000492
ram-lak vs. shepp-logan 0.000388 0.000398
prosté vs. neinterpolovana 0.000161 0.000623

Tab. 7.3: Tabulka porovnania fantémového obrazku s rekonstruovanymi typmi jed-

notlivymi spatnymi projekciami

Porovnavany typ | Stredna kvadraticka odchylka | Stredna kvadratickd odchylka
rekonstrukcie (faktor intenzity 100) (faktor intenzity 10)
prosta 0.03325 0.02862
ram-lak filtrovana 0.03819 0.03302
shepp-logan filtrovana | 0.03373 0.02921
neinterpolovand 0.03241 0.03160

Vysledky iterovanej rekonstrukcie nie st do velkej miery podobné s podklado-
vym obrazkom. Ide pravdepodobne o faktor poctu iteracii, ktorych by muselo byt
omnoho viac, aby bol vysledny snimok v presnejsej zhode s redlnym rozlozenim ra-
diofarmaka. Na obr. je znazornend iterovana rekonstrukcia fantému pre 2000
iteracii. Vedla podkladového a rekonstruovaného obrazku sa nachadza vyvoj chyby,
resp. odchylky v priebehu iteracii. Rekonstrukcia prebiehala s hodnotou relaxa¢ného
parametru 1, tzn. konvergencia k vysledku nebola prilis rychla ani pomald, kedy by
bol vyzadovany vyssi pocet iterdcii na dosiahnutie rovnakého vysledku. Vyslednd
chyba dana ako sucet druhych mocnin odchylok, t.j. rozdielu spominanom v kapi-
tole sa asymptoticky blizi k ustdlenému stavu s ¢o najnizSou hodnotou (idedlne
0). Vysledky a vyvoj tohto typu rekonstrukcie mozno najst v prilohdch na obr.
a [A.§ Pocet detektorov bol v tomto pripade 8 kvoli znizeniu vypocetného Casu
programu.

V ramci porovnania vysledkov a urceni vplyvu roznych parametrov simulacie je
mozné ich hodnoty obmienat a pouzit pri roznych typoch rekonstrukcii, ¢i korek-
cii. Patri medzi ne napr. pocet LOR generovanych z jednotlivych pixelov (faktor
intenzity), pocet detektorov, polomer detektorového kruhu, priestorové rozliSenie
fantomu (jeho rozmery), smerodajné odchylka normalneho rozlozenia generovaného
pozdlz LOR pri TOF korekeif a pri rekonstrukénych algoritmoch s to Sirka filtrov,
pocet iteracii a relaxacny parameter. Vacsina z nich bola spomenuta a demonstro-

vana roznymi sposobmi v predoslych kapitolach. Vysledky rekonstrukcii pre rozne
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Obr. 7.3: Vysledky iterovanej rekonstrukcie (SART) pre 2000 iteracii (vlavo - fantém,

uprostred - rekonstruovany obraz, vpravo - vyvoj odchylky pocas iterdcif)

pocty detektorov a vygenerovanych LOR st uvedené v prilohdch na obr. [A3] [A2]
A4 a Vseobecne v stilade s teoretickymi predpokladmi sa pri vyssom pocte
detektorov zlepsi subjektivny dojem a kvalita vysledného obrazu, resp. jeho pres-
nost. To isté plati aj o pocte vygenerovanych LOR. V oboch tychto pripadoch vsak

dochadza k zvySeniu ¢asovej narocnosti programu.
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8 Laboratérne cvicenia pre demonstraciu PET
zobrazovania

Jednym z moznych vyuziti vSeobecne simulacii a simulatorov je vyuka a vzdelavanie.
V tejto oblasti dochddza vdaka nim k lepsiemu pochopeniu fungovania modelovanych
systémov, ich struktur a prvkov, ale takisto k experimentom s podmienkami inak
naroénymi v realnych prevedeniach. K jednotlivym tloham sluzi praca, popripade

elektronicka priloha ako mozna predloha (matematické rovnice, teoreticky zaklad).

Zakladna simulacia

Zadanie ulohy pozostava z matematického vyjadrenia zakladnej simulacie PET zo-
brazovania. Ulohou je v programovom prostredi vytvorit funkcie, ktoré zohladnia
ndhodny faktor generovania LOR pri danom rozlozeni nuklidu a néasledne ziskaju
informéaciu o priese¢nikoch LOR s danymi detektormi.

Ide o vypracovanie jednotlivych krokov tlohy:

1. Nacitajte fantém, ktory reprezentuje jednoduché rozlozenie nuklidu v tele pa-
cienta. Moze byt pouzity podkladovy obrazok pet phantom.png zahrnuty v
elektronickej prilohe.

2. Urcite vhodny faktor intenzity a prevedte generovanie LOR na podkladovom
fantéme (kazdej LOR je priradeny ndhodny smer a dizka).

3. Pre simulaciu rozlozenia detektorov pouzite funkciu simulate_detectors_circular
s vhodnym poc¢tom a polomerom kruhu.

4. Vytvorte funkciu, ktora vypocita priesecnik LOR s detektormi a urc¢i uhol

snimania.

Korekcie

U tloh zameranych na zohladnenie korekcii vo vyslednom obraze ide hlavne o zlep-
Senie subjektivneho dojmu vysledného obrazu a ich vizualnu interpretaciu.

Zadanie pre zohladnenie korekcie:

1. Po vygenerovani LOR z predchadzajicej tlohy ich zobrazte na podkladovom
obrazku.

2. Podl7 kazdej LOR vygenerujte funkciu normélneho rozlozenia, ktorej stredn
hodnota bude vo vychodzom pixeli LOR (hodnota bude v tomto bode maxi-
mélna, 1).

3. Podla vlastného uvazenia nastavte hodnotu smerodajnej odchylky normélneho

rozlozenia a sledujte vplyv jej zmeny na vysledny obraz s vahovanymi LOR.
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4. Diskutujte mozné vplyvy TOF korekcie na samotné PET zobrazovanie.

Rekonstrukcné techniky

Pri jednotlivych typoch rekonstrukénych technik je zdmerom skor ich porovnanie,
zhodnotenie kvality vysledného obrazu, pomeru medzi vplyvom roznych artefaktov,
kontrastom a vyhladenim Sumu.

Zadanie porovnania jednotlivych typov rekonstrukénych technik:

1. Spustite skript demo.py z elektronickej prilohy.

2. Pri vyzvani k zadani jednotlivych parametrov volte parametre podla vlastného
uvazenia alebo pouzite predvolené hodnoty z tabulky [7.1]

3. Vystupmi skriptu st rekonstruované obrazy pomocou roznych typov algorit-
mov. Navrhnite sposoby, akymi by sa dali porovnat rekonstruované obrazy,
popripade kvantifikovat ich kvalita.

4. Skript vhodne doplnte o tieto porovnavacie metriky a zaistite ich vypisanie na
konci programu.

5. Vyhodnotte vysledky pre meniace sa parametre simulacie a ich vplyvy na

vysledné obrazy.
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Zaver

Téato bakalarska praca sa venuje pochopeniu zobrazovania v nukledrnej medicine a
samotnému PET zobrazovaniu v teoretickej rovine. Teoreticka cast je tvorend re-
sersou interakcii a veli¢in vyuzivanych v nuklearnej medicine a technike PET - jej
principu, detekcii a rekonstrukénym technikdm s korekciami. Zahina takisto porov-
nanie stavby 2D a 3D systémov, rekonstrukciu s vyuzitim TOF, zoznam radiofarmék
a v neposlednej rade sa venuje hybridnym zobrazovacim metédam (PET/CT, PE-
T/MRI) a samotnému klinickému vyuzitiu.

V tretej kapitole si predstavené niektoré uz existujtice softwarové néastroje pre
simulaciu PET zobrazovania, konkrétne Monte Carlo - GATE, easy-PET, SMART
PET a ASIM.

Samotna praktickd cast pozostava zo zakladnej simulécie. Zahfna vytvorenie
podkladového modelového obrazku s vygenerovanim jednotlivych linii anihilécii, si-
mulaciu kruhového rozmiestnenia detektorov a vypocitanie prieseénikov kazdej linie
s detektormi. Informéciou pre naslednu rekonstrukciu je sinogram. Implementované
st rekonstrukéné algoritmy prostej a filtrovanej spatnej projekcie a iterovanej rekon-
strukcie (SART). V ramci skvalitnenia rekonstrukcie sa méze vyuzit korekcia ttlmu,
ktorda dodava vysledkom realistickejsiu podobu. V dnesnej dobe stale vyvijana a
vylepsovand TOF korekcia je v ramci simulécie vyjadrend vizudlne vyhodnotenim
najpravdepodobnejsej pozicie anihilacie pri vykreslovani LOR.

Vysledky z jednotlivych typov rekonstrukcii ukazali na mensiu ¢asovi naroc¢nost
spatnych projekcii, vyhladenie celkového obrazu pomocou filtrovanych rekonstrukeii,
ale konvergenciu k presnejsim vysledkom algoritmom SART. Z hladiska subjektiv-
neho dojmu dava lepsie vysledky algoritmus spatnej rekonstrukcie. V porovnani
rekonstruovanych obrazov s fantémom je najmensi rozdiel v prostej spatnej rekon-
strukcii. Pri SART algoritme v priebehu iteracii vyslednd odchylka klesa, avsSak
obraz sa celkovym dojmom neponasa tak dobre na pévodny. Pre demonstraciu PET
zobrazovania bol vytvoreny samostatny stubor pre mozné sledovanie vplyvu para-
metrov simulécie. Stcastou prace je aj navrh laboratérnych cvic¢eni na vysvetlenie

problematiky PET zobrazovania uvedeny v poslednej kapitole.
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Zoznam symbolov a skratiek

BGO

CcT

F18FDG

FOV

GATE

GSO

GUIDE

LET

LOR

LSO

LYSO

MLEM

MLP

MRI

PET

RTG

SART

SNR

SPECT

TOF

bizmut germanat oxid

pocitacova tomografia — Computed Tomography
F-18-fluoro-deoxy-glukdza

zorné pole — Field Of View

Geant4 Application for Tomographic Emission

gadolinium oxyorthosilikat

Graphical User Interface Development Environment

linedrny prenos energie — Linear Energy Transfer

linia odozvy — Line Of Response

lutecium oxyorthosilicate

lutecium-yttrium oxyorthosilikat

Maximum Likehood Expectation Maximization

Most Likely Position

magneticka rezonancéna tomografia — Magnetic Resonance Imaging
pozitréonova emisnad tomografia — Positron Emission Tomography
rontgen, rontgenové ziarenie

Simultaneous Algebraic Reconstruction Technique

pomer signédl /Sum — Signal to Noise Ratio

jednofotonova emisna tomografia — Single Photon Emission

Tomograpy

¢as priletu foténov — Time Of Flight
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A Vysledky simulacie pre rozne nastavené
parametre

Sinogram
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Obr. A.1: Sinogram podkladového fantomu pre faktor intenzity 10
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Obr. A.2: Spétné projekcie fantémového obrazku pre faktor intenzity 500 (32 detek-

torov)
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Shepp-logan Without interpolation

Simple backprojection
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Obr. A.3: Spatné projekcie fantémového obrazku pre faktor intenzity 10 (32 detek-

torov)

Shepp-logan Without interpolation

Simple backprojection
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Obr. A.4: Spétné projekcie fantémového obrazku pre 8 detektorov (faktor intezity
10)
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Simple backprojection
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Obr. A.5: Spatné projekcie fantémového obrazku pre 64 detektorov (faktor intezity
10)



Shepp-logan Without interpolation

Simple backprojection
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Obr. A.6: Spatné projekcie fantémového obrazku pre sirku filtru 10 (32 detektorov,
faktor intenzity 10)
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Obr. A.7: Vysledky iterovanej rekonstrukcie SART pre 500 iteracii (vlavo - fantém,

uprostred - rekonstruovany obraz, vpravo - vyvoj odchylky pocas iterdcif)
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1e7 residuals
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SART reconstruction
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Obr. A.8: Vysledky iterovanej rekonstrukcie SART pre 1000 iterdcii (vlavo - fantém,

uprostred - rekonstruovany obraz, vpravo - vyvoj odchylky pocas iterdcif)
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Obr. A.9: Porovnanie sinogramov bodového zdroja bez (vlavo) a s (vpravo) korekciou
utlmu (32 detektorov)
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Obr. A.10: Spatna rekonstrukcia fantému bez (vlavo) a s (vpravo) korekciou utlmu

(32 detektorov)
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Obr. A.11: Korekcia atlmu pre fantém s poc¢tom 1483 utlmenych LOR pre faktor
intenzity 100 (32 detektorov)
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B Obsah elektronickej prilohy

Elektronicka priloha obsahuje zlozku s jednotlivymi skriptami danych krokov si-
mulacie PET zobrazovania. Skripty boli napisané v jazyku Python, verzia 3.10 v

prostredi PyCharm.

Pel _SaM. ettt e korenovy adresar prilozenych stborov
pet_sim.py ... zdkladna simuldcia PET zobrazovania
pet_phantom.png........coeviiiiiiiiiiiinnnn. podkladovy fantém pre simulaciu
reconstruction.py «.covviiiiiiiiiiiaan... prosta a filtrovana spatna projekcia
iterative _recOnStrUCTEION.PY.uuuuieeeeeeeeeeeeennnnn iterovand rekonstrukcia
attenuation.py....ovviiiiiiiiii e zohladnenie korekcie ttlmu
tof_correction.py........ooiiiiiiiiiiiiiii zohladnenie TOF korekcie
MO . PY v e vt e testovanie parametrov simulacie
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