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Kurzfassung Die Entwicklung des ersten dedizierten Positronen-Emissions-Tomo-
grafie (PET)-Prototyps fur die Bildgebung von adulten Zebrafischen und kleinen
Wassertieren ist zentrales Ziel des MERMAID Projekts und Kern dieser Disserta-
tion. Im Bereich der biomedizinischen Forschung spielt die Nuklearbildgebung und
dabei die PET eine wichtige Rolle im Bereich der funktionellen Bildgebung fiir Mo-
dellorganismen wie Mause und Ratten. Durch ein stetig wachsendes Interesse an
Zebrafischen als zusatzlichen Modellorganismus ergibt sich daher auch der Bedarf
fiir einen dedizierten PET-Scanner, der speziell auf die Bediirfnisse der Zebrafisch
Bildgebung abgestimmt ist, welche durch aktuelle, kommerziell verfiighare, Kleintier
PET Scanner nicht erfiillt werden.

Der entwickelte MERMAID Prototyp besteht aus pixelierten Szintillationsdetekto-
ren mit eins zu eins gekoppelten Siliziumphotomultipliern (SiPMs). Diese Art der
Kopplung zusammen mit den sehr kleinen Einzelkristallen soll fiir eine besonders
hohe raumliche Auflésung des Prototyps sorgen. Die Einzelkristalle sind in Matri-
zen mit 16x8 Elementen angeordnet, die zusammen mit je zwei SiPMs mit jeweils
8x8 Detektorelementen ein Detektormodul ergeben. Je zwei Detektormodule sind
dann wiederum in einem Detektorkopf in einem Winkel von 33° zueinander angeord-
net. Der Prototyp verfiigt insgesamt iiber zwei Detektorkopfe mit einem Abstand
von 66 mm, welche um das zu untersuchende Objekt rotieren. Zusammen mit der
notwendigen Ausleseelektronik und weitere mechanischen Komponenten sind die
Detektoren in einem mobilen Aufbau zusammengefasst.

Alle Einzelkomponenten des Systems wurden kalibriert, charakterisiert und deren
Zusammenspiel fiir die geplante Bildgebung iiberpriift. Das System erreicht mit den
gewahlten Komponenten trotz eines ausgepragten Sattigungsverhaltens der SiPMs
eine Energieauflosung von 21,6% bei 511keV fiir 8F-FDG. Die Zeitauflosung be-
tragt knapp unter 300 ps. Mit Nutzung eines, auf die Systemgeometrie angepassten
Rekonstruktionsalgorithmus erreicht das System fiir Punktquellen eine hohe mitt-
lere rdumliche Auflésung von 0,74 mm tber alle Achsen. Messungen mit komplexe-
ren Bildqualitdtsphantomen in Anlehnung an Standards fiir Kleintier PET Scanner
(NEMA NU4-2008) haben weiterhin die Eignung des Systems fiir die geplanten
Messungen belegt, auch wenn das Sichtfeld entlang der Rotationsachse des Scanners
aufgrund seiner Lange von 7mm fiir groflere Objekte aktuell noch eine hohe Zahl
Messungen notwendig macht.

Neben dem Prototyp wurden im Hinblick auf die in-vivo Bildgebung der adulten
Zebrafische eine Bildgebungskammer konzipiert, welche den Fisch unter stetigem
Wasserzufluss schonend immobilisiert und so langere Messungen ermoglicht. Diese
Kammer sowie erste Anséitze zur Tracer Verabreichung konnten bereits in in-vivo
Versuchen getestet werden.



Abstract The development of a positron emission tomography (PET) prototype
dedicated for the imaging of adult zebrafish and small aquatic animals is the central
goal of the MERMAID project and the core of this dissertation. In the field of
biomedical research, nuclear imaging and PET play an important role in functional
imaging of model organisms such as mice and rats. Due to a steadily growing interest
in zebrafish as an additional model organism, there is a need for a dedicated PET
scanner that is specifically adapted to the needs of zebrafish imaging, which are not
met by current, commercially available, small animal PET scanners.

The developed MERMAID prototype consists of pixelated scintillation detectors
with one-to-one coupled silicon photomultipliers (SiPMs). This type of coupling,
together with the very small individual crystals, is intended to ensure a particularly
high spatial resolution of the prototype. The individual crystals are arranged in
matrices with 16x8 elements, which together with two SiPMs with 8x8 detector
elements each form a detector module. Two detector modules are then arranged
in a detector head at an angle of 33° to each other. The prototype has a total of
two detector heads with a distance of 66 mm, which rotate around the object to be
examined. Together with the necessary readout electronics and other mechanical
components, the detectors are combined in a mobile structure.

All individual components of the system were calibrated, characterized and their
interaction checked for the planned imaging. With the selected components, the
system achieves an energy resolution of 21.6% at 511keV for ¥ F-FDG despite a
pronounced saturation behavior of the SiPMs. The time resolution is just below
300 ps. Using a reconstruction algorithm adapted to the system geometry, the sys-
tem achieves a high average spatial resolution of 0.74 mm over all axes for point
sources. Measurements with more complex image quality phantoms based on stan-
dards for small animal PET scanners (NEMA NU4-2008) have further demonstrated
the suitability of the system for the planned measurements, even if the field of view
along the scanner’s axis of rotation still requires a large number of measurements
for larger objects due to its length of 7mm.

In addition to the prototype, an imaging chamber was designed for the in-vivo
imaging of adult zebrafish, which gently immobilizes the fish under a constant flow
of water and thus enables longer measurements. This chamber and initial approaches
to tracer administration have already been tested in in-vivo experiments.
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1. Einleitung und Motivation

Die Nuklearmedizin und damit die nukleare Bildgebung, welche die Szintigrafie, die
Einzelphotonen-Emissions-Computertomografie (engl. single photon emission com-
puted tomography) (SPECT) sowie die Positronen-Emissions-Tomografie (PET) um-
fasst, bietet heutzutage im klinischen Alltag die Moglichkeit, funktionelle Prozesse zu
visualisieren und zu quantifizieren. Unter der Nutzung eines Radiopharmakons (auch
als Tracer bezeichnet), bei dem es sich zum Beispiel um ein radioaktiv markiertes
Molekiil handelt, kann eine zwei- oder dreidimensionale Verteilung dieses Pharma-
kons und damit eine Aktivitdtsverteilung im Korper visualisiert werden. Dies wird
dadurch ermoglicht, dass sich das Radiopharmakon aufgrund seiner biologischen
oder chemischen Eigenschaften an den gesuchten Zielstrukturen anlagert. Ein klas-
sisches Anwendungsbeispiel ist die Krebsdiagnostik, bei der ein Glukose-Analogon
Tumore und Metastasen aufgrund deren erh6htem Glukosestoffwechsel markiert und
diese daher in den Aufnahmen zu erkennen sind. Oft werden diese Bildgebungsmoda-
litdten in Kombination mit anderen Modalitaten wie der Computertomografie (CT)
oder der Magnetresonanztomografie (MRT) genutzt, die zusétzlich zu den funktio-
nellen auch anatomische Informationen des Patienten liefern konnen.

Die Nuklearbildgebung findet allerdings nicht nur im klinischen Alltag, sondern auch
in der praklinischen und biomedizinischen Forschung eine Anwendung. Dort kénnen
funktionelle Prozesse in Modellorganismen wie Méusen und Ratten untersucht und
dargestellt werden. Hier werden sowohl SPECT als auch PET eingesetzt. Im Ver-
gleich zu klinischen Systemen hat die Sensitivitit, also die Menge an emittierter
Strahlung, die vom System detektiert werden kann und die rdumliche Auflésung in
der Kleintierbildgebung eine erheblich grofiere Bedeutung, sind die Untersuchungs-
objekte doch um ein Vielfaches kleiner und kénnen somit weniger Aktivitat aufneh-
men. Aktuelle Kleintier PET Scanner haben nominelle Auflésungen von ca. 1 mm,
wahrend klinische Systeme bei nominellen 3mm liegen [1]. Daraus ergibt sich ei-
ne niedrigere rdumliche Abtastrate der Untersuchungsobjekte im Vergleich zu ihrer
Korpergrofie oder Masse. Somit besteht auch der Bedarf, Systeme mit weiter verbes-
serter raumlicher Aufldsung zu konzipieren. Im Bereich der Auflosung liegen SPECT
und PET auf gleichem Niveau, auch wenn SPECT Systeme mit bestimmten Kol-
limatoren (engl. multipinhole collimator) konzeptionell etwas hohere Auflésungen
erreichen konnen. In Bezug auf die Sensitivitdt unterscheiden sich SPECT und PET
deutlich, die Sensitivitat von PET Scanner liegt um ein Vielfaches (bis zu 15-fach)
hoher [2].
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Abbildung 1.1.: Adulte Zebrafische [8]. Die KorpergroBe kann zwischen 3 und
5cm betragen.

In den letzten Jahren hat sich in der biomedizinischen Forschung neben Méusen
und Ratten ein erhohtes Interesse an aquatischen Modellorganismen, speziell dem
Zebrafisch (lat. Danio Rerio, Abbildung 1.1) gezeigt [3, 4, 5]. Gute Moglichkei-
ten der Untersuchung der transparenten Embryos oder Larven dieser Fische bieten
optischen Bildgebungsverfahren, z.B. die Fluoreszenzmikroskopie. Fiir die opaken
adulten Zebrafische ergeben sich hierbei allerdings Einschrinkungen durch die li-
mitierte Eindringtiefe des Lichts. Um dennoch funktionelle und auch anatomische
Aufnahmen in-vivo durchfithren zu kénnen, wurden bereits Studien unter Nutzung
kommerzieller Kleintier Scanner durchgefithrt. Im Gegensatz zur Messung von Mau-
sen und Ratten stellt die Messung von Zebrafischen in solch einem Scanner einige
Herausforderungen dar. Fiir lingere Messungen muss dem Fisch ein Anésthetikum
und frisches Wasser zugefithrt werden, bestenfalls befindet er sich zudem in einer
wassrigen Umgebung. Anatomische in-vivo Aufnahmen konnten bereits durch pra-
klinische MRT Scanner durchgefithrt werden, bei denen der Fisch sich wéhrend der

Messungen meistens in speziellen Bildgebungskammern mit Frischwasserzufuhr be-
fand [6, 7].

1.1. Zebrafisch als Modellorganismus

Der Zebrafisch, ein urspriinglich aus Asien stammender Stulwasserfisch, wird bereits
seit den 50er und 60er Jahren in Bereichen der Entwicklungsforschung, Toxikologie,
Onkologie und Neurologie eingesetzt. Nach der vollstdndigen Entschliisselung des
Zebrafisch Genoms in den neunziger Jahren zeigt sich ein massiver Anstieg in der
Nutzung der Zebrafische in der Forschung und als Modellorganismus fiir Wirbeltiere
in unterschiedlichsten Disziplinen (siehe Abbildung 1.2) [3].

Als eines der niederen Wirbeltiere bietet der Zebrafisch im Vergleich zu hoheren
Wirbeltieren Vorteile als Organismus fiir Entwicklungs- oder Krankheitsmodelle,
darunter die einfache Pflege, die hohe Reproduktionsrate, transparente Embryonen,
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Abbildung 1.2.: (a) Anzahl der Zebrafisch Publikationen in den letzten 50
Jahren aus der PubMed Datenbank mit dem Suchbegriff zebrafish (abgerufen am
17.12.23). (b) Vergleich der Organsysteme von Mensch und Zebrafisch. Adaptiert
von [9].(c) Entwicklungsstufen des Zebrafischs (Grofien nicht mafistabsgetreu),
adaptiert aus [4].
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die sich schnell und gut beobachtbar extern entwickeln sowie das bereits genannte
vollstdndig sequenzierte Genom. In Kombination mit neuen Technologien zur Varia-
tion und Markierung spezieller Gene wie CRISPR/CAS9 [10] haben die Erzeugung
spezifischer Gen Knockout- oder Knock-in-Mutationen ermdglicht, also dem spezifi-
schen unterdriicken oder aktivieren von bestimmten Genfunktionen [4]. Etwa 70 %
des Genoms eines Zebrafisches haben Ubereinstimmungen mit dem menschlichen
Genom. Betrachtet man zusitzlich die Ahnlichkeit des Organsystems (Abbildung
1.2(b)), so wird deutlich, weshalb die Nutzung in einer hohen Anzahl von Krank-
heitsmodellen gelingt [5, 11].

Um die Ergebnisse der Versuche auszuwerten werden, insbesondere fiir Entwick-
lungsstudien, die transparenten Embryonen oder Larven herangezogen. Bei ihnen
ist es moglich, Strukturen mittels Farbstoffen oder auch Fluoreszenzfarbstoffen zu
markieren. Untersuchungen kénnen dann entweder ex-vivo anhand anatomischer
Schnitte [5] oder aber in-vivo mittel diverser Mikroskopietechniken, etwa der Kon-
fokalmikroskopie [12] oder Transmissionselektronenmikroskopie [13], durchgefiihrt
werden. Sind Studien mit adulten Zebrafischen erforderlich, so ergeben sich hier
durch deren Opazitiat Probleme bei der Bildgebung. Im bestimmten Mafle kénnen
auch hier optische Methoden angewendet werden, allerdings besteht eine Einschran-
kung beziiglich der Eindringtiefe. Zur Uberwindung einer limitierten Eindringtiefe
wurden transparente Mutationen adulter Fische entwickelt [14], da diese allerdings
nicht fiir alle Fragestellungen geeignet sind besteht dennoch ein vermehrtes Inter-
esse an der Bildgebung adulter Zebrafische mit weiteren Bildgebungsmodalitéaten
wie CT, MRT und PET. Neben dem Zebrafisch gibt es zudem weitere, verwandte
Fischarten wie etwa lat. Danionella cerebrum [15] oder ahnliche grofie Arten wie den
Medaka (lat. Oryzias latipes) [16], welche ebenfalls als Modellorganismus fiir dyna-
mische biologische Prozesse genutzt werden konnen. Fir deren Bildgebung ergeben
sich vergleichbare Anforderungen und Herausforderungen wie fiir den Zebrafisch.

1.2. Bildgebung adulter Zebrafische

Die in-vivo Bildgebung adulter Zebrafische mit tomografischen Bildgebungsmetho-
den stellt in mehreren Punkten eine Herausforderung dar. Wesentlich ist zunéchst
die Handhabung der Tiere, um eine Tierwohl-konforme und, fiir das Tier moglichst
stressfreie, Prozedur zu ermoglichen. Dafiir werden Bildgebungskammern benétigt,
die den giangigen Tierbetten in der préklinischen Bildgebung dhneln, jedoch fiir lan-
ge Messungen eine Frischwasserzufuhr erméglichen oder in denen der Fisch sogar
komplett in Wasser eingebettet ist. Vorarbeiten dafiir, die vom Prinzip auch fiir Ze-
brafische ibernommen werden kénnen, wurden in Studien der PET Bildgebung von
Goldfischen gelegt [17, 18]. Erste Kammern verfligten iiber einen Zu- und Ablauf fir
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Frischwasser, iiber den bei lingeren Messungen auch Anésthetika verabreicht werden
kann. Die Tiere werden dabei meist direkt durch die Kammer fixiert, da deren Gro-
Be passend gewéhlt wurde. Mit steigendem Interesse an der Zebrafisch Bildgebung
wurden auch die Bildgebungskammern weiterentwickelt und an die entsprechende
Modalitat angepasst. Im Bereich der MRT miissen solche Kammern kompatibel zum
Magnetfeld sein und diirfen keine hohen Wasserdurchflussraten aufweisen. Bei sehr
hohen Magnetfeldern von iiber 9 Tesla konnen so Bilder mit sehr hohen raumlichen
Auflésungen erreicht werden [19]. Neuere Studien im Bereich MRT nutzen dagegen
Bildgebungskammern, in denen der Fisch nicht von Wasser umgeben, sondern entwe-
der nur von Wasser benetzt ist oder ihm Frischwasser direkt in das Maul verabreicht
wird [6, 7].

In vielen Krankheitsmodellen, in denen der Zebrafisch untersucht wird, besteht ne-
ben anatomischen Informationen, die sich mit einer MRT exzellent bestimmen las-
sen, auch ein grofles Interesse an funktionellen Informationen. Hierbei bietet sich die
PET, optimalerweise in Kombination mit einem CT an. Bisher gibt es keine echten
in-vivo PET/CT Bilder. Tucker et al. [20] haben jedoch bereits Bilder eines Ze-
brafisches in einem kommerziellen PET/CT aufgenommen (Mediso nanoPET/CT
(Budapest, Ungarn)). In dieser Studie wurde der Fisch zunichst eine Uberdosis
Anésthetika verabreicht und dann der Hirntod herbeigefiihrt, wobei das Herz des
Fisches zwischen 30 und 60 min weiter schlédgt. Vor der Messung wurde dann eine
bestimmte Menge *F-Fluordesoxyglucose (FDG) direkt ins Herz injiziert. Der Fisch
wurde dabei in einer, 3D gedruckten, Kammer mit Wasserdurchfluss platziert. In re-
konstruierten Bildern konnte dabei die Kammer in ihrer Eignung fiir die PET/CT
Aufnahmen bestéatigt und auch ein hochauflésendes CT angefertigt werden. Es kam
dabei nicht zu einer Tracerverteilung im Fisch, sodass Aktivitdt nur an der Injek-
tionsstelle erkennbar war. Weitere Gruppen, etwa Magalhaes et al. [21] arbeiten
derzeit allerdings auch an Bildgebungskammern fiir die in-vivo PET Bildgebung
von adulten Zebrafischen.

Anasthesie und Vitalzeicheniiberwachung

Fiir alle tomografischen Bildgebungsverfahren ist es unerlasslich, jegliche Bewegung
des Versuchstieres zu vermeiden, da dies zu Bildartefakten fithren wiirde. Daher
und zur Reduktion des Stresses fiir das Versuchstier, muss eine ausreichende Anés-
thesie iber den gesamten Messzeitraum aufrechterhalten werden. Durch das hohe
Forschungsinteresse an Zebrafischen ist auch die Anésthesie inzwischen gut doku-
mentiert [22, 23]. Das meistgenutzte Anésthetikum dabei ist Tricain-Methansulfonat
(kurz Tricain, kommerziell auch als MS-222 vermarktet). Je nachdem, welche Stufe
der Anésthesie erreicht werden soll, schwanken die Werte in der Literatur zwischen
100 und 200 mg/l. Andere Studien berichten von erfolgreichen Kombinationen von
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Tricain und Isofluran [24] fir die dreidimensionale Bildgebung. Dies kann zu tiefen
Anésthesien von 10 bis 15min fithren. Da fiir manche Modalitaten auch l&ngere
Messzeiten notwendig sind oder die Studien dies erfordern, kann eine Kombination
aus Bezocain und Tricain [25] zu Anésthesiezeiten von bis zu 30 min fithren.

Durch die Anforderung der stetigen Verbesserung von Tierversuchen besteht auch
bei der Zebrafisch Bildgebung das Ziel, wihrend den Messungen eine Vitalzeichen-
iiberwachung zu ermoglichen, so wie es der Standard bei Messungen von Méusen
und Ratten ist. Der Fisch stellt auch hier einige Hausforderungen im Vergleich zu
Saugetieren dar, da Sensoren nicht einfach auf der Hautoberfliche platziert wer-
den konnen, ohne Verletzungen hervorzurufen. Motiviert durch die Verwendung von
Fischen auch fir die kardiovaskulare Forschung, wurden bereits einige Verfahren
zur Bestimmung der Atem- und Herzfrequenz von Zebrafisch Embryos erprobt [26].
Darunter finden sich Kamera-basierte Verfahren mit automatischer oder auf kiinst-
licher Intelligenz basierender Auswertung, indirekte Messungen iiber die Blutgefiafe,
Laser-Messungen oder das Elektrokardiogramm (EKG). Letztere wurde auch fur
adulte Zebrafische getestet. Teilweise kann ein solches Vitalzeicheniiberwachungs-
system auch direkt mit in die Bildgebungskammer des Fisches integriert werden
[21]. Dabei liegt der Fisch in einem ausgeformten Schaumstoff Block in einer wasser-
gefiillten Kammer, diese verfiigt allerdings iiber keinen Wasser Zu- und Abfluss.

1.3. Das MERMAID Projekt

Um die Méglichkeiten der biomedizinischen Forschung am Modellorganismus Zebra-
fisch um eine funktionelle Bildgebungsmodalitét zu erweitern, wurde das MERMAID
PET-Projekt ins Leben gerufen. Unter dem Projektnamen Multi- Emission Radioiso-
topes - Marine Animal Imaging Device (MERMAID) vereinen sich alle Aspekte
und Teilprojekte (siehe Abbildung 1.3), die fiir das gemeinsame Ziel der moleku-
laren Bildgebung adulter Zebrafisch sowie weiterer aquatischer Modellorganismen
vergleichbarer Grofle notwendig sind. Schwerpunkt und Ursprung ist dabei die Bild-
gebung mittels PET.

Das Projekt wurde 2018 am Institut fiir Medizintechnik von Prof. Magdalena Rafe-
cas in der Arbeitsgruppe fiir nukleare Bildgebung ins Leben gerufen und startete mit
einem ersten PET-Prototyp als Machbarkeitsstudie (engl. proof-of-concept) (PoC).
Dem offiziellen Projekt sind jedoch schon erste Arbeiten mit demselben Ziel voraus-
gegangen. Der Bau und die Charakterisierung dieses Prototyps waren Gegenstand
meiner Masterarbeit, welche 2019 verteidigt wurde. In den darauffolgenden Jahren
wurde dieser erste Prototyp kontinuierlich weiterentwickelt, sodass die aktuelle Ver-
sion des PET-Prototyps Gegenstand dieser Arbeit ist und in Kapitel 3 detailliert
beschrieben wird.



1.3. Das MERMAID Projekt

Unter dem PET-Prototyp wird hier nur die reine Hardware verstanden, die fiir einen
PET Scan notwendig ist. Fiir die Bildgebung ist es allerdings unerlasslich, dass dem
zu untersuchenden Modellorganismus ein entsprechender radioaktiver Tracer ver-
abreicht wird, der die forschungsrelevanten Strukturen entsprechend markiert, die
dann durch die Messung sichtbar gemacht werden kénnen. In Abschnitt 5.2 wird
eine Ubersicht dariiber gegeben, welche Methoden der Tracer Verabreichung in ers-
ten in-vivo Versuchen an einem Zebrafisch experimentell getestet werden konnen.
Die Entwicklung der meisten Tracer-Methoden erfolgte nicht im Rahmen dieser Ar-
beit. Sie wurden entweder aus bereits vorhandener Literatur ibernommen oder im
Rahmen von Bachelorarbeiten, die MERMAID vorausgegangen sind, unter anderem
meiner eigenen im Jahr 2016 (Unterabschnitt A.5.1.1), erarbeitet. Ein elementarer
Bestandteil des Projekts ist weiterhin die Handhabung und der Umgang mit den
Modellorganismen wéhrend der Messungen. Eine geeignete Bildgebungskammer ist
das Schliisselelement, welches erst dafiir sorgt, dass in-vivo PET Messungen an Ze-
brafischen ermoglicht werden. Im Gegensatz zu Nagetieren sorgt die Notwendigkeit
einer wassrigen Umgebung fiir Fische fiir erhebliche Probleme bei der Konstrukti-
on solch einer Kammer, die das tierschutzkonforme Messen der Tiere iiber einen
langen Zeitraum ermoglicht. Um diesen Anspriichen zu gentigen, wurde hier nun
eine solche Kammer entwickelt. An dieser Entwicklung haben drei Studenten in
zwei Bachelorarbeitern (Unterabschnitt A.5.2.2, Unterabschnitt A.5.2.4 ) und zwei-
er Masterpraktika [27, 28] unter meiner Betreuung mitgewirkt. Diese Kammer wird
in Abschnitt 5.1 nédher beschrieben. Um den entwickelten PET Prototyp testen und
charakterisieren zu kénnen, wird eine Reihe von Bildqualitdtsphantomen benotigt.
Dabei werden sowohl klassische Ansatze genutzt, bei denen fliissige Radioaktivitat
in geometrische Formen gefillt wird (wie etwa beim NEMA NU4 2008 Phantom
29], siehe Abschnitt 2.7), als auch neue Verfahren, wie etwa der 3D-Druck von
radioaktiven Phantomen. Insbesondere letzteres erlaubt die Fertigung vollkommen
neuer, deutlich komplexerer Strukturen z.B. fiir realistischere anatomische Phanto-
me. Die Methode des radioaktiven Drucks wurde zusammen mit meinem Kollegen
und Doktorand Ezzat Elmoujarkach wiahrend der Zeit dieser Doktorarbeit erstmalig
fir Phantome in Groflenordnungen eines Zebrafisches angewendet. Unterabschnitt
3.6.3 gibt einen Uberblick iiber die entsprechenden Herstellungsverfahren, bisherige
Ergebnisse und Eigenschaften dieser 3D-Druck Phantome.

Diese Dissertation beschéftigt sich nun primér mit der Weiterentwicklung, Evalua-
tion und Charakterisierung der aktuellen Version des MERMAID PET-Prototyps
vom PoC hin zu einem voll funktionsfahigen PET Scanner. Sie ist dabei in folgende
Kapitel gegliedert: Kapitel 2 beschaftigt sich mit der grundlegenden Physik zum
Verstandnis der PET und beschreibt wichtige Charakteristika der im Prototyp ge-
nutzten Detektoren. Zudem gibt es einen Uberblick iiber aktuelle Anwendungen der
PET, vor allem im praklinischen Bereich. Kapitel 3 widmet sich detailliert allen
Komponenten des PET-Prototyps, dessen Entwicklungsschritten, der Detektorka-



1. Einleitung und Motivation
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Abbildung 1.3.: Uberblick des MERMAID Projekts mit den Teilprojekten.

librierung sowie den notwendigen Softwarekomponenten. Anschliefend werden die
Einzelkomponenten evaluiert und somit ein erstes Fazit zum Prototyp gezogen. Um
die Bildgebungseigenschaften des Systems zu iiberpriifen, folgen in Kapitel 4 Pa-
rameter wie Sensitivitdt und raumliche Auflésung, es werden Bildrekonstruktionen
der gemessenen Phantome ausgewertet und die Ergebnisse diskutiert sowie in den
Kontext anderer Kleintier PET-Prototypen gesetzt. Kapitel 6 fasst abschlieBend die
Ergebnisse dieser Dissertation zusammen und gibt einen Ausblick auf moégliche zu-
kiinftige Weiterentwicklungen von MERMALID fiir die PET Bildgebung von adulten
Zebrafischen. Innerhalb dieser Promotion sind bereits erste Zwischenergebnisse zu
MERMAID publiziert und auf Konferenzen vorgestellt worden. Abschnitt A.6 gibt
einen Uberblick dariiber.



2. Positronen-Emissions- Tomografie

In diesem Abschnitt der Arbeit werden alle relevanten Grundlagen, welche fiir das
Versténdnis dieser Arbeit notwendig sind, erklirt. Zu Beginn werden notwendi-
ge Prinzipien der Physik hinter der PET erldutert, darauf folgen dann technische
Grundlagen zum Aufbau der Systeme mit einem Fokus auf die Kleintierbildgebung.
Abschliefend werden géngige Charakterisierungsmethoden und Methoden zur Qua-
litatssicherung in der PET dargestellt.

2.1. Grundlagen des Atoms und radioaktiver Zerfall

Der radioaktive Zerfall beschreibt einen spontanen Prozess, bei dem instabile Nu-
klide unter Abgabe von Energie in Form elektromagnetischer Strahlung, geladener
Teilchen oder beidem in einen stabilen Zustand tibergehen. Der folgende Abschnitt
beruht auf [30, 31].

Fir das detaillierte Verstandnis der Radioaktivitat sind zunéchst Grundlagen der
Natur der Atome nach dem klassischen Modell relevant. Der Atomkern, umgeben von
Elektronen in verschiedenen Schalen mit absteigenden Bindungsenergien zum Kern,
besteht dabei aus zwei elementaren Partikeln: Protonen mit einer positiven Ladung
derselben Groflenordnung wie die der Elektronen sowie neutrale Neutronen.

Nach aktuellem Forschungsstand werden prazisere Modelle zur Beschreibung der
Protonen und Neutronen sowie anderer Teilchen entwickelt. Diese beinhalten unter
anderem Quarks, die durch die starke Wechselwirkung zusammengehalten werden.
Nach diesem Modell bestehen sowohl Protonen als auch Neutronen aus je drei, un-
terschiedlichen Quarks. Weiterhin gibt es die Familie der Leptone, zu denen auch
das Elektron (sowie dessen Antiteilchen, das Positron) und funf weitere Teilchen
gehoren, etwa das spater noch vorkommende Elektron-Neutrino. Zusammen werden
Quarks und Leptone als Fermionen bezeichnet und als Materie mit einer bestimmten
Masse betrachtet. Im Standardmodell werden drei verschiedenen Arten von Kraften
verwendet. Es gibt die, soeben genannte, starke Wechselwirkung, die elektromagne-
tische Kraft, welche fiir die Wechselwirkungen zwischen geladenen Teilchen verant-
wortlich ist sowie die schwache Wechselwirkung, die zu einem radioaktiven Zerfall
von Atomen fithren kann, da sie zwischen subatomaren Teilchen wirkt. Der Zu-
sammenhang zwischen Masse und Energie F eines Teilchens kann durch E = mgc?
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beschrieben werden, wobei m( die Ruhemasse des Teilchens und c die Lichtgeschwin-
digkeit im Vakuum sind. Insbesondere dieser Zusammenhang stellt fiir PET in der
Elektron-Positron Annihilation (Abschnitt 2.2) eine wichtige Rolle.

Im Zusammenspiel der soeben beschriebenen Teilchen und Krafte ldsst sich nun die
Stabilitit eines Nuklids durch das Verhéltnis von Protonen (Ordnungszahl Z) zu
Neutronen (N) in einem Atomkern beschreiben. Eine Ubersicht wird in Abbildung
2.1 gegeben. In dieser Nuklidkarte werden Nuklide abhangig von ihrer Protonen und
Neutronen Zahl aufgetragen und entsprechend ihrem daraus resultierenden Verhal-
ten farblich markiert. Leichte Nuklide mit bis zu 20 Protonen sind stabil, wenn die
Anzahl an Protonen gleich der Anzahl an Neutronen ist. Umso schwerer ein Nuklid
wird, umso mehr Neutronen im Verhéltnis zu Protonen werden fiir die Stabilitit be-
notigt. Der Grund fiir den radioaktiven Zerfall liegt somit in einem Ungleichgewicht
der Kréfte im Inneren des Kerns (starke Wechselwirkung gegen Coulombkraft). Ab-
héngig von diesem Ungleichgewicht kann es zu 37~ sowie f1-Zerfallen, fir schwere
Nuklide auch a-Zerfillen und Fission (Kernspaltung) und fiir leichte Nuklide zu Neu-
tron und Proton Emission kommen. Zu ~-Zerfillen kommt es nur sekundéar, nachdem
ein Nuklid einen der anderen Zerfélle unterlaufen ist und dieser in einem angereg-
ten Zustand endet. Beim Ubergang vom angeregten in einen energetisch niedrigeren
oder Grundzustand wird die Energiedifferenz in Form eines Gammaquants abgege-
ben. Instabile Kerne konnen entweder natiirlich vorkommen (natiirliche radioaktive
Strahlung) oder durch eine induzierte Stérung des Gleichgewichts, etwa durch eine
Kernreaktion oder Kernspaltung (kiinstliche radioaktive Strahlung).

Bei radioaktiven Zerfdllen handelt es sich um zuféllige Prozesse, bei denen es nicht
moglich ist vorherzusagen, wann ein Nuklid zerfallt. Mathematisch kann der Zer-
fall durch Wahrscheinlichkeiten und mittlere Zerfallsraten beschrieben werden. Der
Erwartungswert der Zahl der Nuklide N nach einer Zeit ¢ kann durch

N = Nye ™ (2.1)

beschrieben werden, wobei Ny die urspriingliche Nuklidanzahl und A die nuklidspezi-
fische Zerfallskonstante ist. Aus letzterer lasst sich die Halbwertszeit T /5 bestimmen,
nach der durchschnittlich die Hélfte der urspriinglich vorhandenen Nuklide zerfallen
ist:

Typ = o (2.2)
Aus der mittleren Anzahl der zerfallenden Nuklide pro Zeit AN/At bestimmt sich
die Aktivitat einer Probe. Die Aktivitdt A wird in Zerféllen pro Sekunde angegeben,
welches der Einheit Becquerel [Bq| entspricht. Die Umwandlungen, die ein Nuklid
in seinem Grundzustand spontan, ohne zusétzliche, externe, Energie, durchlaufen
kann, sind unter anderem der a-und der f-Zerfall, Fission, Elektroneneinfang (engl.
electron capture) (EC) oder innere Konversion. Fiir die klassische, diagnostische PET
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Abbildung 2.1.: Nuklidkarte. Schwarze Nuklide sind stabil, eingefarbte Nuklide
unterliegen der, in der Legende dargestellten, Zerfallsart. Die schwarze Linie zeigt
das gleiche Verhéltnis von Protonen und Neutronen [32].

Bildgebung ist aber im Wesentlichen der (§-Zerfall relevant und wird im néchsten
Abschnitt detailliert betrachtet [30, 31].

Beta-Zerfall

In beiden Fallen des §-Zerfalls wird wahrend der Umwandlung ein geladenes Teilchen
mit einer nuklidabhéngigen kinetischen Energie emittiert. Es kommt zur Ionisierung
sowie Stofireaktionen im umliegenden Material. Im Falle von Positronen (57) kommt
es nach einem Energieverlust durch Stofireaktionen zu einer Elektron-Positron An-
nihilation (siche Abschnitt 2.2). Der 3~-Zerfall tritt bei einem Uberschuss von Neu-
tronen im Vergleich zur Zahl der Protonen auf. Infolgedessen wird ein Neutron n
in ein Proton p, Elektron e und Elektron-Antineutrino 7, umgewandelt, welche aus
dem Kern ausgestofien werden (2.3). Durch diesen Zerfall wird die Ordnungszahl
um eins erhoht, wahrend die Atommasse gleich bleibt. Die Energie des emittierten
Elektrons ist dabei variabel, da die Energiedifferenz zuféllig zwischen Elektron und
Elektron-Antineutrino sowie dem Kern aufgeteilt wird:

n—p+e +7,. (2.3)

Im Gegensatz dazu tritt der 7 -Zerfall bei einem Protonentiberschuss im Vergleich
zur Zahl der Neutronen auf. Dabei wird ein Proton in ein Neutron, ein Positron e*

11
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Abbildung 2.2.: Verteilung der Emissionsenergien der Positronen géngiger Po-
sitronenemitter mit ihren normierten Emissionswahrscheinlichkeiten [33].

und ein Elektron-Neutrino v, umgewandelt:
pon+te +r. (2.4)

Die Positronen werden dabei in einem kontinuierlichen Spektrum (siehe Abbildung
2.2) kinetischer Energien emittiert. Im Vergleich zu 5~ Partikeln liegt der Anteil nie-
derenergetischer Positronen in diesem Spektrum jedoch deutlich niedriger. Dies ist
eine Eigenschaft, die aus der positiven Ladung resultiert, da es vom Kern abgesto-
Ben wird. Durch den Vorgang wird die Ordnungszahl Z um eins reduziert, wobei die
Massenzahl gleich bleibt. Insgesamt lasst sich der Vorgang also auch in der Form

X =5  X4ntet +r.+Q (2.5)

darstellen, wobei Q die freiwerdende Energie ist, die durch den Ubergang des ange-
regten Tochternuklids in den Grundzustand abgegeben wird. Der Energietiberschuss
lasst sich auch durch

(kMZ —k MZ,1 — Me — m,,e)cz = Q (26)

definieren. ;M ist dabei die Ruhemasse des Mutter- und ;Mz_; die des Tochternu-
klids (Kernmassen), m,. die Ruhemasse des Elektrons. Nutzt man nun anstatt der
Kernmassen die Atommassen ;My =, Mz 4+ Zm,, so ergibt sich

(Mg — Zm,)c® =4 Mz_1¢* — (Z — 1)mec® + mec® + Q (2.7)
(aMZ —a MZ—I — 2me)02 = Q (28)

Unter der Bedingung, dass die Energie ) > 0, ergibt sich
Mz —aMyz_1 > 2m, (29)

12
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womit deutlich wird, dass der 8+-Zerfall nur bei Nukliden vorkommen kann, deren
Atommassendifferenz zwischen Mutter- und Tochternuklid der doppelten Ruhemasse
eines Elektrons entspricht, also mindestens 1022 keV.

Elektroneneinfang

Der EC stellt einen konkurrierenden Prozess zum [7-Zerfall dar. Dabei wird ein
Elektron, bevorzugt aus einer der inneren, den Nukleus umgebenden, Schalen, ein-
gefangen und zusammen mit einem Proton formt sich dann ein Neutron und ein
Elektron-Neutrino:

pte —n+r.. (2.10)

In diesem Prozess selbst werden also keine geladenen Teilchen emittiert. Als Kon-
sequenz der entstandenen Liicke in einer der Elektronenschalen riickt ein Elektron
aus einer der hoheren Schalen nach. Dabei kann es zur Emission von charakteristi-
scher Rontgenstrahlung oder Auger-Elektronen kommen, welche allerdings nicht fiir
die Bildgebung genutzt werden koénnen. Fiir Atome mit hoher Ordnungszahl ist EC
wahrscheinlicher als der S-Zerfall, da fiir solche Nuklide die Bahnen der Elektronen
dichter am Kern verlaufen.

2.2. Elektron-Positron Annihilation

Dieser Abschnitt basiert auf [31, 34]. Ein Positron, welches beim J*-Zerfall emit-
tiert wird, verliert seine kinetische Energie schnell durch unelastische Stole an Hiil-
lenelektronen des Bremsmediums, bis es nur noch seine Ruheenergie besitzt. Die
Reichweite des Positrons ist dabei von seiner initialen Energie und der Elektronen-
dichte des Bremsmediums abhédngig. Hierbei kommt es auch zu einer Ablenkung
der Positronen. Sobald die Energie umgewandelt wurde, gibt es zwei verschiedene
Moglichkeiten.

Zum einen kann es zu einer sofortigen Zwei-Photonen-Annihilation des Positrons
mit einem Hiillenelektron mit entgegengesetztem Spin kommen. Alternativ ist ein
metastabiler Zustand moglich, das Positronium. In diesem Zustand umkreisen sich
Elektron und Positron um ihren gemeinsamen Schwerpunkt, bis sie elektromagne-
tisch zerfallen. Die Dauer dieses Zerfalls hingt von der Spinrichtung der beiden
Teilchen ab und damit auch von ihrem Gesamtdrehimpuls J. Wenn die Spins ge-
gensatzlich sind (J=0), nennt man den Zustand Para-Positronium. Dieser Zustand
zerfallt unter Abgabe einer geraden Anzahl an Photonen (Zwei-Photonen Anni-
hilation) nach einer mittleren Zeit von 129 ps. Liegen die Spins nun aber in gleicher
Richtung vor (J=1), so wird der Zustand Ortho-Positronium genannt und zerfallt

13
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nach einer langeren, mittleren Zeit von 140 ps im Vakuum bzw. 1400 ps in Wasser.
Bei diesem Zerfall wird eine ungerade Zahl von Photonen emittiert, meist in einer
Drei-Photonen-Annihilation. Insgesamt ist die Wahrscheinlichkeit fiir da Vorkom-
men von Positronium beim Zerfall von Positronen emittierenden Nukliden abhéngig
von deren Energie sowie dem umgebenden Material [35]. Das Vorhandensein von
Positronium (in ca. 40% der Zerfélle) kann in ersten Studien bereits ausgenutzt
werden, um etwa als Biomarker fiir die Krebsdiagnostik einen Informationsgewinn
gegeniiber einer normalen PET Diagnostik zu ermoglichen, siche Moskal et al. [36]
sowie Shibuya et al. [37].

Sowohl fiir die direkte Annihilation als auch fiur die Zwei-Photonen-Annihilation
des Positroniums wird unter Energie- und Impulserhalt das Massendquivalent von
Positron und Elektron in zwei y-Photonen, mit jeweils 511 keV, umgewandelt, welche
in einem Winkel von ndherungsweise 180° emittiert werden (siche Abbildung 2.3):

et +e = v+7. (2.11)

Aufgrund der Impulserhaltung kann es jedoch zu einer Abweichung (Akoliniari-
tat) von den 180° kommen, was passiert, wenn zum Zeitpunkt der Annihilation
noch ein Restbetrag an kinetischer Energie im Positron vorhanden ist. Diese Abwei-
chung kann durch eine Gauf-Funktion modelliert werden, welche eine Halbwerts-
breite (engl. full width at half mazimum) (FWHM) von 0,28° aufweist. Die Win-
kelabweichung fiihrt in einem PET-Scanner zu einer Verschiebung (griiner Pfeil in
Abbildung 2.3) der Koinzidenzlinie (engl. line of response) (LOR) und somit zu
einer Falschplatzierung des Emissionspunktes. Umso grofler der Durchmesser eines
PET Detektorrings, desto stiarker wirkt sich dieser Effekt aus. Ein weiterer Effekt,
der sich auf die mogliche Auflosung eines PET Systems auswirkt, ist die bereits ge-
nannte Reichweite der Positronen, bevor es zur Annihilation oder der Bildung von
Positronium kommt. Abhéngig von Nuklid und Material kann diese Entfernung von
weniger als einem Millimeter bis zu einigen Millimetern betragen. Tabelle 2.1 gibt
eine Ubersicht fiir verschiedene Nuklide in Wasser. Fiir diese Arbeit ist insbesondere
die Reichweite von '8F relevant. Bei der Wahl von Nukliden fiir die PET Bildgebung
ist daher stets die Positronenreichweite zu beachten [38, 39, 40].
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Abbildung 2.3.: Positronen-Elektronen Annihilation. Nachdem das Positron
seine kinetische Energie abgebaut hat, kommt es zur Annihilation, wobei zwei
y-Photonen mit je 511keV antiparallel emittiert werden (schwarze Linien). Ist
noch kinetische Energie vorhanden, kann es zu Akoliniaritdt kommen, bei der
der Emissionswinkel weniger als 180° betréigt (rote Linien), welche zu einer Ver-
schiebung (griiner Pfeil) der LOR fiihrt.

Tabelle 2.1.: Ubersicht der mittleren und maximalen Positronenreichweiten in
Wasser fiir verschiedene PET Nuklide sowie deren mittlere und maximale Ener-
gien [41, 42, 43].

Isotop  Eniner[keV]  EnazlkeV]  Roigte[mm]  Rypee [mm]

18 252 635 0,7 2,6
1Q 390 970 1,3 4,5
13N 488 1190 1,7 5,6
150 730 1720 3,0 9,1
68 Ga 844 1899 3,6 10,3
62 Cu 1281 2926 6,1 16,1
52 Rb 1551 3378 75 18,6
89 7y 396 902 1,3 3.8
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2.3. Wechselwirkungen von Strahlung mit Materie

Grundsatzlich muss bei dem Begriff Strahlung davon ausgegangen werden, dass es
sich dabei entweder um geladene Teilchen (o- oder -Zerfall) oder aber um elektro-
magnetische Strahlung handelt (y-Zerfall). Abhéangig davon unterscheidet sich das
Verhalten dieser Strahlung in Materie. Gemein haben diese Strahlungsarten jedoch,
dass sie bei der Interaktion mit Materie absorbiert und gestreut werden, was zu
einem Intensitatsverlust fithrt. Dieser Abschnitt basiert auf [30, 31, 34, 44].

Die prominentesten Effekte beim Durchgang von Strahlung durch Materie sind der
Photoelektrische Effekt, der Compton-Effekt sowie die Paarbildung. Letztere wird
hier allerdings nicht detailliere behandelt, da dieser Effekt erst bei elektromagneti-
scher Strahlung mit einer Energie von tiber 1022 keV auftritt und somit fiir die PET-
Bildgebung nur von sekundédrem Interesse ist. Eine Ausnahme bilden hier Nuklide,
welche neben dem Positron im Zerfallsprozess auch hochenergetische Gammapho-
tonen emittieren, wie etwa bei Natrium-22. Der Intensitatsverlust der elektroma-
gnetischen Strahlung beim Durchgang durch Materie als Summe der verschiedenen
Effekte lasst sich durch das Lambert-Beersche Gesetz

I(x) = Iye” Jo w(B.)ds (2.12)

beschreiben, wobei [ die Ursprungsintensitat, p der Schwachungskoeffizient (spezi-
fisch fiir die Teilstrecke s) und x die zuriickgelegte Wegstrecke durch das Gewebe
ist. Der Schwéchungskoeffizient 1 ist eine materialspezifische Grofie, welche von der
Dichte des Materials, der Ordnungszahl Z sowie der Energie £ des Photons abhéngt.
Fir die fiir PET relevante Energie von 511keV sind in Abbildung 2.4 die dominan-
ten Wechselwirkungen dargestellt. Es ist zu erkennen, dass die Compton Streuung
in diesem Energiebereich dominiert.

Photoelektrischer Effekt

Beim Photoelektrischen Effekt (auch Photoionisation oder kurz, Photoeffekt ge-
nannt) kommt es durch die Wechselwirkung zwischen einem Photon und einem
inneren Hiillenelektron zu einem Vorgang, bei der das Photon vollsténdig absor-
biert wird und das Elektron aus der Hiille herausgelost wird (Photoelektron), siehe
Abbildung 2.5. Das Photon muss fiir diesen Vorgang eine Energie E, besitzen, die
grofler der Bindungsenergie des Elektrons Fj ist. Die resultieren kinetische Energie
des Elektrons Ej;, . ldsst sich dann durch

Ekin,e = E7 - Eb (213)

beschreiben. Die Wahrscheinlichkeit, dass diese Interaktion an einem Elektron der
k-Schale stattfindet, ist deutlich hoher als mit Elektronen der &dufleren Schalen.
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2.3. Wechselwirkungen von Strahlung mit Materie

Dominierender Wechselwirkungsprozess
100 T T T T T RTTT T T T T TTTTT1

Ordnungszahl Z

Tl Ll Ll
10' 10° 10° 10* 10°
Photonen Energie in keV

Abbildung 2.4.: Darstellung der dominieren Wechselwirkung fiir unterschiedli-
che Photonenenergien und Ordnungszahlen. Relevante effektive Ordnungszahlen
von Lutetium-Yttrium-Oxyorthosilikat (LYSO) (Z;r=65) [45] (MERMAID De-
tektoren) und Weichteilgewebe (Z.;r=7,068) bzw. Wasser ((Z.f¢="7,217) [46] sind
farblich markiert. (Z¢fs kann abhéngig von der genauen Zusammensetzung des
LYSO Kristalls schwanken. Abbildung adaptiert aus [31].
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2. Positronen-Emissions-Tomografie

Abbildung 2.5.: Wechselwirkung eines Photons mit einem Elektron beim Pho-
toeffekt [34].

Durch das Herauslosen des Elektrons entsteht eine Liicke in der entsprechenden
Elektronenschale, welche mit einem Elektron der nachsthoheren Schale aufgefiillt
wird. Dadurch kann es zur Emission von charakteristischer Rontgenstrahlung oder
Auger-Elektronen kommen. Die Wahrscheinlichkeit fiir das Auftreten des Photoef-
fekts wird durch den Photoabsorptionskoeffizienten t definiert, welcher abhéngig
von der Dichte p des Materials bzw. der Elektronendichte in den inneren Schalen
ist. Letztere ist etwa proportional zu Z3. Mit steigender Elektronendichte nimmt die
Wahrscheinlichkeit zu. Uber alle Elektronenschalen lisst sich die Proportionalitt
mit Z* bis Z*% abschétzen, wodurch sich unter der Beriicksichtigung der Massenzahl
A Gleichung (2.14)
ZTL

T X p (2.14)
ergibt. Zudem ist der Photoabsorptionskoeffizienten auch von der Energie abhin-
gig. Die Wahrscheinlichkeit ist am hochsten, wenn die Photonenenergie exakt mit
der Bindungsenergie der Elektronenschale iibereinstimmt. Mit steigender Photonen-
energie nimmt t zundchst mit 1/E?, fiir Energien ab 511 keV mit 1/E ab. Zusammen
mit der Ordnungszahlabhéngigkeit von t ergeben sich dann:

Zn
T X s (2.15)
v
sowie
ZTL
T X P (2.16)
gl

Compton Streuung

Bei der Compton Streuung (auch als Compton-Effekt bezeichnet) interagiert ein
Photon mit einem, lose gebundenen, Elektron der &uBeren Elektronenschalen (Ab-
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2.3. Wechselwirkungen von Strahlung mit Materie

bildung 2.6). Dadurch, dass das Photon im Vergleich zur Bindungsenergie des Elek-
trons einen grofien Energietiberschuss besitzt, wird der Vorgang oft wie eine Kollision
mit einem freien Elektron betrachtet. Im Vergleich zum Photoeffekt wird das Pho-
ton hier nicht komplett absorbiert, sondern gibt nur einen Teil seiner Energie an
das Elektron ab. In diesem Prozess wird ein Photon mit der verbliebenen Energie
um den Winkel 6 abgelenkt. Die GroBle des Winkels ist dabei abhéngig von der
urspriinglichen Photonenenergie E.. Die Energie des gestreuten Photons E; kann
mit E
E, = — (2.17)

1+ =(1 — cos(0))

moc?

beschrieben werden. Das Elektron erhalt dann eine Energie Ey;,, die der Ursprungs-
energie £, minus E; entspricht. Die Menge an Energie, die beim Compton-Effekt von
Photon an das Elektron iibertragen werden, kann reicht von nahe null (f = 0°) bis
zu einem Maximum E*** (6 = 180°). Diese Maximalenergie bestimmt sich durch

ET = By — E i (2.18)
wobei g
S 2.19)
¥,man 2F, (
1+ moc?

Umso hoher also der Streuwinkel, desto weniger Energie verleibt beim Photon. Fiir
511 kev Photonen liegt E™** bei 340,6 keV. Diese klassische Berechnung der Energie
gibt allerdings keine Informationen tiber die Verteilung der Streuwinkel. Um diese
zu betrachten, kann die Klein-Nishina Gleichung [47] herangezogen werden. Mithilfe
dieser kann der differentielle Wirkungsquerschnitt, also die Wahrscheinlichkeit der
Streuung in einen bestimmten Raumwinkelbereich, berechnet werden. Die resultie-
rende Verteilung (Abbildung 2.6 (b)) zeigt eine annédhernd symmetrische Verteilung
fiir kleine Photonenenergien. Mit steigender Energie verringert sich der Streuwinkel
zu einer keulenférmigen Form entlang der urspriinglichen Bewegungsrichtung.

Die Wahrscheinlichkeit fiir das Auftreten des Compton-Effekts wird durch den Comp-
ton-Wechselwirkungskoeffizienten o, beschrieben. Dieser ist proportional zur Dichte
p aber zumindest fiir leichte Nuklide weitgehend unabhangig von Z. In erster Nahe-
rung kann die Energieabhangigkeit fiir Energien zwischen 0,2 und 10 MeV nach

Z
O, X
oD

(2.20)

beschrieben werden, wobei n = 0,5 bis 1.

Fiir die Interaktion der, an der PET Bildgebung beteiligten, Photonen ist fiir de-
ren Durchgang durch Objekte der Compton-Effekt dominierend. Fiir die spétere
Detektion ist der Photoeffekt der entscheidende Prozess.
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e
Ekm’pe

180° |

(a) (b)

Abbildung 2.6.: (a) Wechselwirkung eines Photons mit einem Elektron beim
Compton-Effekt. (b) Winkelverteilung des differentiellen Wirkungsquerschnitts
(Polardarstellung) fiir Compton gestreute Photonen fiir verschiedene Ursprungs-
energien (10, 50, 200keV, 1, 2, 10 MeV) [34].

2.4. Detektionsprinzip in der PET

In der PET werden zwei Annihilationsphotonen detektiert, die aus dem Annihilati-
onsprozess (Abschnitt 2.2) eines durch f*-Zerfall frei geworden Positrons entstehen.
Durch die simultane Emission dieser beiden Photonen in einem Winkel von anné-
hernd 180° wird typischerweise ein Detektorring verwendet (Abbildung 2.7), in des-
sen Mitte sich das Objekt befindet. Wenn diesen beiden Photonen in einem bestimm-
ten zeitlichen Abstand zueinander detektiert wurden, und auch in einem bestimmten
Energiebereich liegen, so werden diese als Koinzidenz bezeichnet. Die Moglichkeit
eines PET Systems, die beiden Photonen mit einer moglichst hohen Ortsauflésung
zu detektieren bestimmt auch die rdumliche Auflésung des Systems fiir die Bildre-
konstruktion. Die eigentliche Messung der Photonen erfolgt durch die Absorption
in einem Szintillationsmaterial und die Umwandlung in Szintillationslicht im Be-
reich des sichtbaren Spektrums. Dieses Licht wird dann durch einen Photodetektor
gemessen und in ein elektrisches Signal umgewandelt. Nach der Digitalisierung des
Signals liegen die Ereignisse mit der Information iiber die Position, die Zeit und
die Energie vor und kénnen so abgespeichert werden. Die Details dieses Detektions-
prozesses und der Koinzidenzsortierung werden in den folgenden Unterabschnitten
weiter erlautert. Der gesamte Abschnitt 2.4 basiert auf [30, 31, 44, 48].
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Abbildung 2.7.: Detektionsprinzip der PET. Das Positron annihiliert nach ei-
ner bestimmten Strecke im Objekt mit einem Elektron, es werden zwei 511 keV
Photonen in Koinzidenz von zwei Detektormodulen (grau) detektiert.

2.4.1. Szintillation

Wie in vorherigen Abschnitten bereits beschrieben, fithrt die Wechselwirkung von
Strahlung mit Materie zur lonisierung oder Anregung von Atomen und Molekiilen.
Auch wenn ein GroBteil dieser Energie beim Ubergang zuriick in den Grundzu-
stand in Form thermischer Energie abgeben wird, so wird in bestimmten Materiali-
en ein kleiner Teil dieser Energie in Form optischer Photonen abgeben, etwa durch
Fluoreszenz (sofort) oder Phosphoreszenz (verzogert). Diese Materialien werden als
Szintillatoren bezeichnet. Grundsatzlich unterscheidet man in zwei Kategorien von
Szintillatoren. Es gibt organische, meist fliissige Szintillatoren oder anorganische,
meist in Form von Feststoffen oder Kristallen. Beiden Szintillatortypen gemein ist
ihre Eigenschaft, dass die Menge an abgegebenem Licht proportional zur Menge an
deponierter Energie im Material ist. Wichtige Anforderungen an einen Szintillator
sind eine hohe Szintillationseffizienz, ein lineares Verhalten fiir die Umwandlung der
absorbierten Energien in optische Photonen, ein schneller Abbau der induzierten
Lumineszenz sowie hohe Transparenz fiir die eigene Emissionswellenlange A. Letzte-
re sollte auch auf den zu verwendenden Photodetektor abgestimmt sein. Da fiir die
Nuklearbildgebung im Allgemeinen und fiir die PET im speziellen nur die anorgani-
schen Szintillatoren aufgrund ihres hohen Bremsvermdégens relevant sind, wird hier
nur auf deren Funktionsweise detailliert eingegangen.
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Anorganische Szintillatoren besitzen ihre Licht emittierenden Eigenschaften aus-
schlieBllich aufgrund ihrer inneren, kristallinen Struktur, einzelne Atome oder Mole-
kiile dieser Materialien szintillieren nicht. Die Kristallstruktur der Materialien be-
wirkt, dass eine Bandstruktur mit diskreten Energieniveaus vorhanden ist, in denen
sich Elektronen aufhalten kénnen. Im unteren Band, dem Valenzband, befinden sich
die Elektronen an festen Positionen. Im oberen Band, dem Leitungsband, besitzen
die Elektronen geniigend Energie, um sich frei im Kristall zu bewegen. Die Ener-
giedifferenz zwischen diesen beiden Bandern wird als Bandliicke bezeichnet, dort
konnen sich Elektronen im puren Kristall nicht aufhalten. Kommt es nun zu einer
Energieabsorption, so wird ein Elektron aus dem Valenz- ins Leitungsband ange-
hoben, wenn die absorbierte Energie grofler der der Bandliicke ist. In einem puren
Kristall ware der Riickfall des Elektrons in den Grundzustand ein sehr ineffektiver
Prozess, denn meist liegt die Energie der Bandliicke iiber der Energie von sichtbarem
Licht und liele sich damit von gangigen Photodetektoren nicht mehr detektieren.

Um die Wahrscheinlichkeit der Photonenemission (im sichtbaren Wellenlangenbe-
reich) beim Riickfall in den Grundzustand zu erhohen, werden in Szintillationskris-
tallen iiblicherweise kleine Unreinheiten, auch Aktivatoren genannt, eingebracht.
Dieser Vorgang wird auch als Dotierung bezeichnet. Die, durch diese Aktivatoren
zusatzlich erzeugten Energieniveaus, liegen energetisch zwischen dem Valenz- und
Leitungsband und ermdglichen einen abgestuften Ubergang des Elektrons zuriick
in den Grundzustand. Durch diese Zwischenstufen ist die Energiedifferenz geringer,
sodass emittierte Photonen beim Ubergang nun im sichtbaren Wellenlingenbereich
liegen.

Trifft nun ionisierende Strahlung auf das Szintillationsmedium, so wird eine grofle
Zahl an Elektronen-Loch Paaren erzeugt. Dies geschieht zum einen durch die Ioni-
sation der hochenergetischen Photonen, zum anderen auch durch dabei entstandene
Elektronen, welche selbst weitere Elektronen-Loch Paare erzeugen. Die positiven
Elektronenlocher driften nun in Richtung des Aktivators und ionisieren diese, da die
Energiedifferenz zwischen Valenzband und Aktivator geringer ist als die Differenz
zum Leitungsband. Erreicht indessen ein Elektron im Leitungsband die Position ei-
nes ionisierten Aktivators, so féllt das Elektron in einen angeregten Zustand des
Aktivators. Aus diesem heraus erfolgt ein schneller Ubergang in den Grundzustand
mit einer hohen Wahrscheinlichkeit fiir eine Photonenemission. Fiir diesen ange-
regten Zustand des Aktivators liegen die Halbwertszeiten zwischen 5 und 500 ns.
Da der Drift der Elektronen zeitgleich und wesentlich schneller erfolgt, stellt diese
Halbwertszeit auch die Zeitcharakteristik des Szintillationskristalls dar. Innerhalb
des Kristalls kann es allerdings auch zu konkurrierenden Prozessen kommen. Dabei
besteht die Moglichkeit, dass ein angeregtes Elektron in einen anderen, angeregten
Aktivatorzustand fillt, aus dem kein direkter Ubergang in den Grundzustand erlaubt
ist. Ist dies der Fall, so muss erneut Energie zugefithrt werden, um einen angeregten
Zustand zu erreichen, bei dem dies erlaubt ist. Dieser Vorgang, die Phosphores-
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Tabelle 2.2.: Auswahl aktueller und in der Vergangenheit fiir die PET genutzter
Szintillationskristalle [31, 51].

Kristall Dichte Or d]flflfﬁgs— Max. A Brechungs- Halbwerts- Lichtausbeute

[g/cm?] [nm] index zeit [ps] [Phot./MeV]
zahl Zeff

Nal(Ti) 3,67 51 415 1,85 0,28 38000

BGO 7,13 75 480 2,15 0,3 8200

LSO 7.4 75 420 1,82 0,047 25000

LYSO 7,1 60 420 1,81 0,041 20-30-103

Plastik 1,02 / 408 / 0,003 10400

zenz, fithrt bei Kristallen zu einem Nachglithen, im Englischen afterglow, welche als
Hintergrundlicht die Messung des energieproportionalen Szintillationslichts negativ
beeinflussen kann. Weiterhin kann es vorkommen, dass ein Elektron im Aktivator ge-
fangen ist und dort nur durch einen strahlungslosen Ubergang in den Grundzustand
zuriickwechseln kann. Dieses Verhalten beeinflusst ebenfalls die Energieproportio-
nalitat des Szintillationslichts.

Fiir die PET sind neben einem hohen Bremsvermogen insbesondere auch eine kurze
Halbwertszeit der Lumineszenz notwendig, um schnell Signale aufeinanderfolgender
Photonen aufnehmen und verarbeiten zu kénnen. Auch ein méglichst hoher Anteil
an, durch den Photoeffekt, komplett absorbierten Photonen im Vergleich zur Ge-
samtzahl emittierter Photonen ist wiinschenswert (engl. photofraction). Zu diesem
Zweck haben sich in der Kristallentwicklung Dotierungen mit den seltenen Erden
Cer (Ce) und Europium (Eu) weit verbreitet. Fiir die Nutzung in PET wurden Na-
triumiodid dotiert mit Thallium (Nal:Ti) sowie Bismutgermanat (BGO) in neuen
System schon lange durch die erheblich schnelleren Kristalle Lutetiumoxyorthosi-
licat (LSO) sowie LYSO verdréngt, welche beide mit Ce dotiert sind. Aufgrund
der komplexen und damit teuren Herstellung anorganischer Kristalle ist auch die
Verwendung von Plastik-Szintillatoren fiir die Detektion von Gammaphotonen ak-
tueller Forschungsgegenstand [49]. Diese bieten zum Teil exzellente Zeitauflosungen,
wodurch ihr Einsatz auch fiir die PET méglich ist [50]. Tabelle 2.2 zeigt eine Uber-
sicht der Eigenschaften dieser Kristalle.

2.4.2. Lichtdetektion

Wurde ein passendes Szintillationsmaterial gefunden, so muss ein passender Detek-
tor fur die Detektion der optischen Szintillationsphotonen gewéahlt werden. In der
Vergangenheit wurden dafiir oft Einzelphotonenvervielfacher (engl. photomultiplier
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tubes) (PMT) verwendet, welche aber auch noch in einigen aktuellen Systemen, vor
allem im klinischen Bereich eingesetzt werden. Diese eignen sich gut fiir einen brei-
ten Bereich an Zahlraten und haben typischerweise eine maximale Quanteneffizienz
(Wahrscheinlichkeit, dass ein Photon ein Elektron-Loch Paar erzeugt) bei 400 nm,
welche etwa bei 25% liegt. Mit dem stetigen Fortschritt im Bereich der Halbleiter-
technik wurden die PMTs jedoch immer weiter von einem neuen Detektortyp, dem
Silizium Photomultiplier (SiPM) verdrangt. Diese SiPMs haben nicht nur hohere
Quanteneffizienzen in Bereichen von 50-70%, sie erlauben es aufgrund der erheblich
kleineren und flexibleren moglichen Baugrofien Detektionssysteme zu bauen, welche
mit kleinen Einzelkristallen, in Matrizen zusammengefasst, hohe raumliche Auflo-
sungen fiir PET System ermoglichen kénnen. Zudem sind SiPMs, im Gegensatz zu
PMTs, unempfindlich gegentiiber dufleren Magnetfeldern, was die Verwendung der
PET zusammen mit der MRT vereinfacht oder als Einsatz direkt im MRT iiberhaupt
erst ermoglicht.

Gemeinsam haben beide Detektionsverfahren jedoch, dass der Szintillator an den
Photodetektor gekoppelt werden miissen. Eine Anforderung an alle Arten der Kopp-
lung ist, dass das optische Material zwischen Kristall und Detektor einem Brechungs-
index n entspricht, der die Brechungswinkel in einer Form so moduliert, dass die
Streuung des Lichts minimiert wird (Abbildung 2.8). Im Beispiel mit den MER-
MAID Detektorkomponenten wiirde ein direkter Ubergang der Photonen vom Kris-
tall (n=1,82) zum Glas der SiPM Oberfliche (n= 1,51) bewirken, dass das Licht
starker vom Lot (rot gestrichelt) weggebrochen wiirde. Diese Brechung wird mit
dem optischen Medium, dessen Brechungsindex kleiner ist als der Brechungsindex
der anderen beiden Komponenten, korrigiert. Dieser Modulator ist insbesondere bei
pixellierten Kristallen (in MERMAID verbaut) erforderlich, um zu verhindert, dass
optische Photonen aus einem Einzelkristall auch in die umliegenden SiPMs gestreut
werden. Dies wiirde die Zuordnung des Signals zu einer Detektorposition erheblich
erschweren und soll daher soweit moglich verhindert werden. Wenn der optische
Strahlengang abhangig von den Brechungsindizes betrachtete wird, so ist die Dicke
des optischen Materials ebenfalls entscheidend und muss abhéngig von den jeweili-
gen Brechungsindizes und Komponentengréfien gewahlt werden.

Silizium Photomultiplier

Bei SiPMs handelt es sich um Photodetektoren zur Detektion von Wellenlangen
vom Infraroten- bis hin zum nahen Ultraviolett-Bereich. Dabei konnen Quantenef-
fizienzen von tiber 50% erreicht werden. Die Zahl der Messbaren Photonen reicht
herunter bis hin zur Einzelphotonenauflosung. Zuséatzlich verfiigen SiPMs tiber eine
sehr gute Zeitauflosung von unter 1ns und haben ein geringes Rauschen.
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n=1,82

/ n=1,51

Abbildung 2.8.: Lichtbrechung bei der optischen Kopplung. Die Brechung an
den Grenzflichen zwischen den Medien wird durch den blauen Pfeil dargestellt.
Die Brechungsindizes sind beispielhaft aus den MERMAID Komponenten iiber-
nommen

Die einfachste Form eines Halbleiterdetektors ware die Photodiode, bei der eine ne-
gative Spannung am p-n-Ubergang des Halbleitermaterials dazu fithrt, dass durch
Ionisation entstandene Elektron-Loch Paare an den p- und n-Seiten gesammelt und
als Signal angegriffen werden kann. Solch eine Diode besitzt allerdings keinerlei
Verstérkung (engl. gain) (G) des Signals, also G=1. Um nun aber auch einzelne
Photonen messen zu konnen, muss entweder eine Kombination aus leichter interner
Verstarkung plus nachgeschalteter Signalverstarkung oder eine deutlich starkere in-
terne Verstarkung vorhanden sein. Um eine interne Verstarkung zu erreichen, kann
eine Avalanche-Photodiode (engl. avalanche photodiode) (APD) (Abbildung 2.9 (a))
genutzt werden, welche im Aufbau gewohnlichen Photodioden édhneln, allerdings
um eine intrinsische (selbst leitende) Schicht ergéanzt wurden. Wird bei einer APD
eine Spannung Upg;ras angelegt, so entsteht in dieser Zone ein Bereich hoher elektri-
scher Feldstirke, die sogenannte Verarmungszone. Komm es durch die Absorption
eines Photons zur Entstehung eines Elektron-Loch Paares im p-Bereich, so wird
das Elektron durch die angelegte Spannung in Richtung n-Bereich beschleunigt. Bei
ausreichend starker Feldstarke kann das Elektron selber weitere Elektronen-Loch
Paare erzeugen, deren Elektronen wiederum neue Paare erzeugen. Werden mehr
Paare erzeugt, als Elektronen abfliefen konnen, so kommt es zu einer lawinenar-
tigen Verstarkung (Avalanche). Abhéngig von der angelegten Spannung kann eine
APD in drei Modi betrieben werden (Abbildung 2.9 (b)): Keine Verstdrkung, li-
neare Verstiarkung (Proportionalitdtsmodus) und Geiger-Modus. Der Geiger-Modus
wird erreicht, sobald die Durchbruchsspannung (engl. breakdown voltage) (Uggr) er-
reicht wird und ein, sich selbst erhaltender, lawinenartiger Prozess stattfindet. Der
letztendlich erreichte Grad der Verstiarkung ist dann abhéngig von der angelegten
Uberspannung (engl. overvoltage) (Uoy). Es konnen hierbei Verstirkungen >10°
erreicht werden. Um den Prozess der Verstarkung ab einem bestimmten Punkt zu
unterbrechen, etwa um neue Ereignisse detektieren zu konnen, ist ein Widerstand,
der sogenannte Quenching-Widerstand verbaut. Der Widerstand bewirkt einen Ab-
fall der Betriebsspannung und beendet damit die lawinenartige Verstarkung. Wird
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Abbildung 2.9.: (a) Darstellung der Funktionsweise einer APD. Die Photonen
unterschiedlicher Wellenlédnge (blau und rot)) werden absorbiert, Elektron und
Elektronenloch jeweils entgegengesetzt in Richtung der Elektroden beschleunigt.
Ist die Upg erreicht, kommt es zur lawinenartigen Verstdrkung. (b) Betriebsmodi
der APD abhéngig von der angelegten Spannung Upras. Adaptiert aus [52].
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dieser Punkt erreicht, kommt es zu einem binéren Signal {iber die Entladung der
APD (lawinenartige Verstarkung hat stattgefunden oder nicht). Einzelende APDs
im Geiger Modus werden oft als Geiger mode avalanche photodiods (GM-APD) oder
single-photon avalanche diode (SPAD) bezeichnet.

Als SiPM wird nun eine matrixférmige Anordnung vieler SPADs bezeichnet, die
iiber ein gemeinsames Ausgangssignal verfiigen. Die einzelnen SPADs werden im
SiPM dann als Pixel bezeichnet. Das Signal eines SiPMs ist die Summe der bindren
Einzelsignale der SPADs und spiegelt somit als analoges Signal mit seiner Amplitude
die Menge der, an allen Pixeln, gemessenen optischen Photonen dar. Deren Anzahl
ist durch den Szintillationsprozess dann proportional zur Energie des urspriinglichen
Gamma-Photons. In SiPMs koénnen sehr hohe Fiillfaktoren mit Pixeldichten von
100-10000/mm? erreicht werden. Ubliche SiPM Groflen liegen dabei zwischen 1 und
3 mm?. Diese konnen auf einer gemeinsamen Platine zu grofien, photosensitiven
Bereichen zusammengefasst werden, welche dann aus mehreren Kanélen (also den
einzelnen SiPMs) bestehen. In der Praxis ist aber die Bezeichnung eines solchen
Verbunds als SiPM tiblich.

SiPM Eigenschaften

SiPMs lassen sich durch eine Vielzahl von Parametern charakterisieren. Von be-
sonderer Bedeutung sind die Quanteneffizienz, die Photodetektionseffizienz (engl.
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photon detection efficiency) (PDE), die Ugg, die Verstarkung G' und die Rate des
Dunkelrauschens (engl. dark count rate) (DCR).

Die Ugr und die PDE werden von der Dotierung der SPADs im SiPM bestimmt.
Die Zeitcharakteristik wird mafigeblich durch den Quenching-Widerstand und die
Kapazitit C' der einzelnen SPADs bestimmt. SiPMs kénnen einzelne Photonen nach-
weisen, haben allerdings auch einen hohen dynamischen Bereich bis zu 10* Photonen,
wobei sich fiir letztes eine hohe Nichtlinearitét einstellt. Entscheidend fiir das Ver-
halten bei hohen Zahlraten ist die Anzahl an Pixeln pro SiPM. Zusétzlich kann
Rauschen (verschiedener Ursache) den Effekt der Nichtlinearitét weiter verstérken.
Das Ausgangssignal wird von eben diesem Verhalten sowie der Ladung () in jeder
SPAD bestimmt. Diese Ladung ist abhéngig von der Kapazitit C', sowie von der
angelegten Spannung Upg;ags und Ugg:

Q = C(Upras — Ugr). (2.21)

Die Verstarkung GG kann abhangig von dieser Ladung und der Elementarladung e
angegeben werden: G = Q)/e.

Verschiedene Arten des Rauschens spielen im SiPM Signal eine Rolle, am pro-
minentesten ist das Dunkelrauchen. Selbst ohne externe Photonen kann es durch
Thermische- oder Band-zu-Band Tunnelprozesse zur Erzeugung von Elektronen-
Loch-Paaren kommen. Wenn die thermische Energie der Ladungstréger kleiner als
die Bandliicke ist, kann es aufgrund von Kristallfehlern (engl. traps), die Zwischen-
zustande in der Bandliicke erzeugen, dennoch zu einer Anregung kommen, die zu
einem Signal fiihrt. Dieses thermische Rauschen zeigt eine starke Temperaturab-
héngigkeit (etwa doppeltes Rauschen bei 8° Temperaturanstieg) und kann durch
ein Kiihlen der SiPMs erheblich verringert werden. Die bereits genannten Tunnelef-
fekte steigen in ihrer Wahrscheinlichkeit mit der angelegten elektrischen Felsstérke.
Welcher der beiden Effekte dominiert ist abhédngig von den individuell genutzten
Halbleiterdotierung, der Spannung Upg;ss und der Betriebstemperatur. Neben die-
sen Rauschquellen existiert noch korreliertes Rauschen, bei dem Avalanche Prozesse
stattfinden, die jedoch einen anderen Ausloser als ein, in der Zelle absorbiertes,
externes Photon besitzen. Dies kénnen Photonen sein, die durch Rekombination ei-
nes Elektron-Loch Paares emittiert und dann in eine andere Zelle gestreut werden
(engl. optical crosstalk). Zudem koénnen weitere Photonen emittiert werden, wenn
Elektronen auf eine Fehlstelle im Kristall angehoben werden und dann unter Pho-
tonenemission in den Grundzustand iibergehen. Dies geschieht nach einer gewissen
Zeit, und verzogert somit das Signal bzw. wird zu einem falschen, zeitlich spateren
Signal gezéahlt. Dieser Vorgang ist im Englischen als after-pulsing bekannt. Beide
der zuletzt genannten Effekte steigen mit steigender Verstarkung.
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Abbildung 2.10.: Beispiel fiir ein Energiefenster von 450-550 keV in einem Ener-
giespektrum einer Messung von ®F in MERMAID.

2.4.3. Koinzidenzmessung

Wurden Photonen mittels der Szintillationsdetektoren gemessen und digitalisiert,
so konnen mithilfe der Detektionsposition, der Detektionszeit und der detektierten
Energie Koinzidenzereignisse bestimmt werden. Wichtige Kriterien fiir die Bestim-
mung sind, dass die Ereignisse einer Koinzidenz in einem bestimmten zeitlichen Ab-
stand zueinander gemessen wurden und auch in einem bestimmten Energiebereich
(als Energiefenster bezeichnet, siche Abbildung 2.10) liegen. Typische Koinzidenzzei-
ten befinden sich im Bereich mehrerer hundert Picosekunden. Anhand der Positionen
dieser beiden gemessen Photonen liasst sich nun eine LOR bestimmen, entlang derer
der Ursprung der Annihilation liegen muss. Dies gilt jedoch nur fir ungestreute Pho-
tonen. Ist es wahrend des Durchgangs eines oder beider Photonen durch das Objekt
zu einer Compton Streuung gekommen, so fithrt dies zu einer falschen LOR, welche
die Bildqualitéat verringert. Wird ein Energiefenster fiir die Akzeptanz entsprechend
klein gewahlt, so kann ein Teil der Ereignisse aussortiert werden. Weiterhin besteht
die Moglichkeit, dass es zu zufalligen Koinzidenzen kommt, bei denen beide Ereig-
nisse die Kriterien (innerhalb einer bestimmten Koinzidenzzeit und innerhalb eines
Energiebereiches) erfiillen, aber nicht aus demselben Annihilationsereignis stammen.
Die Wahrscheinlichkeit dafiir steigt mit steigender Aktivitét.

2.4.4. Intrinsische raumliche Auflosung

Die theoretisch mogliche raumliche Auflésung eines PET Systems wird durch meh-
rere Faktoren bestimmt und limitiert. Es gibt fundamentale, durch den Annihilati-
onsprozess bestimmte Faktoren, geometrische Faktoren sowie Detektor-physikalische
Faktoren. Dieser Abschnitt beruht auf [30, 31, 53].
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2.4. Detektionsprinzip in der PET

Unter der Annahme einer idealen Detektorgeometrie und einer idealen Detektion der
Annihilationsphotonen wird die Auflésung dennoch durch die Positronenreichweite
vor der Annihilation und der Akoliniaritat eingeschrankt, wie bereits in Abschnitt
2.2 genannt. In humanen PET Scannern ist die Akoliniaritdt aufgrund des grofien
Durchmessers der dominierende Effekt. Bei einem Scanner mit 90 cm Durchmesser
fithrt dies zu einer maximalen Auflésung von 2,5-3 mm. Fiir MERMAID mit einem
Durchmesser von 66 mm liage die Abweichung nur bei etwa 0,17mm [54]. In der
préklinischen Bildgebung ist demnach die Positronenreichweite entscheidenderer,
da die zu untersuchenden Strukturen genau in den Groéflenordnungen der mittleren
Positronenreichweiten (siehe Tabelle 2.1) liegen.

Ein weiterer wichtiger Faktor ist die Detektorgeometrie. Hier bestimmt die Wahl
der Szintillationskristalle mafigeblich die mogliche Auflosung. Bei Kristallmatrizen
bestimmt sich fir Punktequellen im Zentrum des FOVs die intrinsische Auflésung
R;,+ anhand der Kristallbreite d:

Ry = d/2. (2.22)

Aus der Geometrie und der Interaktionstiefe (engl. depth of interaction) (DOI) ergibt
sich zusétzlich noch der sogenannte Parallaxe-Effekt, teilweise auch als engl. DOI-
Effekt bezeichnet. Klassischerweise wird das Licht der Szintillationskristalle nur an
deren Ende ausgelesen. Somit ist bekannt, dass ein Gammaphoton innerhalb des
Kristallvolumens absorbiert wurde. Es ist allerdings nicht bekannt, wo im Kristall
die Interaktion stattfand. Neben den unterschiedlichen Eintrittswinkeln kénnen die
Photonen auch einen der benachbarten Kristalle passiert haben, ohne dort absor-
biert zu werden (engl. crystal penetration). Dies fithrt zu einer Ungenauigkeit in der
Positionierung der Ereignisse aufgrund der LOR. Abbildung 2.11 zeigt diesen Effekt.
Wiirde das Photon direkt an der Kristallfront absorbiert (ohne DOI), so ergébe sich
aus der LOR ein Koinzidenzvolumen (engl. volume of response, VOR), hier in Griin
hinterlegt. Durch die Ungenauigkeit in Bezug auf die Interaktionstiefe ergibt sich fiir
das Koinzidenzvolumen aber zusatzlich der Rot hinterlegte Bereich. Mit der Kris-
talldicke d und der Lange x sowie dem Winkel 6 lasst sich die Breite dieses Bereiches
d bestimmen:

d = dcos(f) + zsin(f). (2.23)

Umso kleiner nun der Durchmesser und umso lénger die Kristalle eines Scanners,
desto grofier wird der Effekt, insbesondere fiir Objekte, die sich nicht im Zentrum,
sondern am Rand des Scanners befinden. Dieser Effekt kann hardwareseitig kom-
pensiert werden, indem Detektoren verwendet werden, welche die Interaktionstiefe
messen. Diese kann z. B. durch ein doppelseitiges Auslesen der Kristalle geschehen.
Weitere Moglichkeiten der immer préaziseren Messung der Interaktionstiefe sind, vor
allem im Bereich préklinischer Scanner, Gegenstand der aktuellen Forschung. Soft-
wareseitig kann die Position innerhalb der Bildrekonstruktion z.B. durch eine Varia-
tion der Endpunkte der LOR innerhalb der Szintillationskristalle erfolgen [55]. Diese
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Abbildung 2.11.: Parallaxe-Effekt in einem Scanner. Durch die unbekannte
Interaktionstiefe ergibt sich ein sehr grofies Koinzidenzvolumen (griin und rot),
welches zur Verschlechterung der Auflésung beitragt.

Variationen kann beinhalten, dass nicht eine spezifische, aber immer gleiche Position
fir ein Paar von Detektoren gespeichert wird (etwa Kristallfront oder Kristallmit-
te), sondern, dass der Interaktionsort des Photons innerhalb des Kristalls mittels
einer Wahrscheinlichkeitsverteilung bestimmt wird. Dadurch kann das tatsachliche
Koinzidenzvolumen realistischer approximiert werden. Dieses Verfahren wird auch
in MERMAID angewendet (siche Abschnitt 4.1).

Aufseiten der Detektoren tragen vor allem Compton gestreute Photonen zur Re-
duktion der Auflésung bei, wenn ihre Energie nach dem Streuprozess ausreichend
hoch ist, um in einen weiteren Kristall zu gelangen und dort erst vollstandig absor-
biert zu werden. Ein weiterer Effekt sind Streuungen innerhalb des Kristalls (engl.
inter-crystal scattering (ICS)). Dies ist insbesondere bei Detektoren mit geteilter
Lichtauslese (siehe Unterabschnitt 2.6.2) problematisch, da die gemessene Energie
insgesamt der eines direkt absorbierten Photons gleicht. Die initiale Interaktionspo-
sition im Kristall kann dadurch jedoch nicht mehr festgestellt werden [56].

Samtliche der soeben genannten Effekte tragen in Summe zum sogenannten Par-
tialvolumeneffekt bei. Dieser bezeichnet eine Uberschneidung oder ein Uberlaufen
(engl. spill over) von verschiedenen Regionen in einem rekonstruierten PET Bild.
Fiir den Grad der Uberschneidung ist die Diskretisierung des Bildes, also die Pixel
bzw. Voxelgrofle entscheidend. Grofere Voxel verstéarken den Effekt. Dadurch werden
im Bild etwa Aktivitaten in kleinen, sehr aktiven Strukturen unterschétzt, wohinge-
gen die Aktivitat in kleinen, nicht aktiven Bereichen iiberschétzt wird; grundséatzlich

30



2.5. Tomografische Bildrekonstruktion

fithrt es zu Fehlern bei der lokalen Quantifizierung der Tracerkonzentration.

2.5. Tomografische Bildrekonstruktion

In der PET zielt die Bildrekonstruktion darauf ab, die dreidimensionale Verteilung
der Aktivitat in einem gemessenen Objekt innerhalb des FOVs zu schiatzen. Dieser
Abschnitt basiert auf [31, 53].

Es gibt zwei géngige Moglichkeiten, diese Bildrekonstruktion durchzufiihren. Eine ist
die analytische Rekonstruktion, bei der das Bild als Uberlagerung der Riickprojekti-
on der gemessenen Intensitaten aufgefasst wird. Ein Beispiel hierfiir ist die gefilterte
Riickprojektion (engl. filtered backprojektion) (FBP). Die FBP wurde bereits fiir &l-
tere Bildgebungsverfahren wie die CT oder SPECT, lange aber auch fir die PET
als Standard genutzt. Heutzutage wurde die FBP fiir PET in der Préklinik, aber
selbst in der klinischen Routine, groferenteils durch die zweite Rekonstruktionsmog-
lichkeit, die statistischen, iterativen Verfahren, abgelost. Sie bieten durch spezifische
Systemmodelle die Moglichkeit, die Detektorgeometrie, physikalische und stochas-
tische Verhaltensweisen wiahrend der Datenaufnahme mit in die Rekonstruktion zu
integrieren und Effekte, welche die Bilder ansonsten verschlechtern, zu modellieren,
um somit eine realistischere Schatzung der Parameter zu erreichen. Dies fithrt meist
zu einem geringeren Rauschen im Bild und einer hoheren rdumlichen Auflésung.

Ein Modell des zu lésenden Problems fiir solch ein iteratives Verfahren kann generell
als

Ui = aij [ (2.24)
beschrieben werden, wobei der Erwartungswert y; die Zahl an detektierten Ereig-
nissen in LOR 7, a;; die Wahrscheinlich der Detektion eines Photonenpaars aus
Bildelement j in ¢ und f; die Zahl an emittierten Photonenpaaren aus j darstellt.
Die Wahrscheinlichkeit der Messung wird durch die Systemmatrix A beschrieben.
Diese kann entweder durch Messungen, Simulationen, analytisch oder einer Kombi-
nation der Methoden ermittelt werden. Es ist dabei moglich, die gemessene Detek-
torsensitivitat Agens mit einer analytisch bestimmten, geometrischen Wahrschein-
lichkeit Ageom zu kombinieren. Da die Messungen statistisch beispielsweise durch
die Poisson-Verteilung beschrieben werden konnen, wird diese als Wahrscheinlich-
keitsfunktion (engl. likelihood function) mit in den Rekonstruktionsalgorithmus in-
tegriert.

Innerhalb eines beispielhaften Rekonstruktionsprozesses (Abbildung 2.12) wird die
Vorwértsprojektion eines geschitzten Bildes f¥) in Iteration k, welche den geschétz-
ten Messwerten entspricht, im Messraum mit den realen Messwerten verglichen. Die
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Abbildung 2.12.: Systematischer Ablauf der iterativen Bildrekonstruktion.

Projektion entspricht dabei dem Produkt aus geschitztem Bild £& und System-
matrix A. Unter Maximierung der Wahrscheinlichkeitsfunktion (engl. mazimum li-
kelihood (ML)) werden aus diesem Vergleich Wichtungen gebildet, die zurtickproji-
ziert werden. Aus diesen Wichtungen w(®) werden zusammen mit der transponierten
Systemmatrix AT Gewichte im Bildraum gebildet, mit denen das urspriinglich ge-
schatzte Bild aktualisiert wird. Darauf folgt dann der néchste Iterationsschritt.

Der soeben beschrieben Ablauf entspricht dem Maxzimum-Likelihood Ezxpectation
Mazimization (MLEM) (2.25) Algorithmus, einem der meistgenutzten Rekonstruk-
tionsalgorithmen in SPECT und PET:

(k+1) L Yi

[ == : . (2.25)
! Zilzl Qij j=1 Z;'I/:l a;; f](/k) ’

Dabei entspricht der Teilausdruck (2.26) dem geschétzten Erwartungswert auf Basis
des vorherigen Bildes f®| also y® = Af®) und geht zugleich als Divisor ¥ in die
Gewichtung im Messraum mit ein:

J
> ay fiY. (2.26)

i'=1

Das hintere Produkt stellt die Wichtung im Bildraum nach der Riickprojektion

dar:
I

Yi
2=

k
i=1 Zj/:l aij/ f;/ )

Die Summe Y7, a;; dient als zusitzliche Wichtung im Bildraum und wird auch als
Sensitivitat S; bezeichnet, welche die Wahrscheinlichkeit der Detektion von Emis-
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sionen in j beschreibt. In dieser konnen Korrekturen fiir verschiedene physikalische
Effekte integriert werden, welche das rekonstruierte Bild beeinflussen [57].

Abhéngig vom Anwendungsfall kann auch die Nutzung eines anderen iterativen

Algorithmus wie etwa OSEM [58] oder MAP-OSL [55] gute Ergebnisse liefern, welche
modifizierte Varianten des beschriebenen MLEM sind.

Durch die Wichtung der Bilder auf Basis der Optimierung der Poisson-Wahrschein-
lichkeitsfunktion in jedem Iterationsschritt neigen die Algorithmen dazu, Rauschen
zu verstarken. Dadurch muss die Rekonstruktion in der Regel nach einem bestimm-
ten Iterationsschritt abgebrochen werden. Dafiir gibt es einige mogliche Kriterien
[59, 60]. Alternativ kénnen die Bilder nach der Rekonstruktion geglattet werden
(z.B. mit einem Gauffilter), zudem besteht die Moglichkeit der Nutzung von Regu-
larisierungsansétzen.

2.6. PET Anwendungen

Grundsétzlich ermoglicht die PET, im Gegensatz zu anatomischen Bildgebungsme-
thoden wie etwa der CT, die Abbildung von funktionellen Prozessen im Korper, oder
vereinfacht gesagt, ein CT zeigt zumeist nur wie ein Organ aussieht, ein PET zeigt
wie es funktioniert. PET ist eine der wichtigsten nuklearmedizinischen Bildgebungs-
methoden mit etlichen Anwendungsfeldern in der Onkologie, Neurologie und bei
kardiovaskuldren Erkrankungen. Je nach zu untersuchendem Krankheitsbild werden
dabei unterschiedliche Tracer eingesetzt, der mit Abstand wichtigste ist *F-FDG
(weitere Details siehe Unterabschnitt 2.6.1), welcher den Glukose-Stoffwechsel in
Gewebe abbildet. Am weitesten verbreitet ist die Nutzung von PET zur Tumordia-
gnose und Verlaufskontrolle anhand von Ganzkérper-Aufnahmen mit ®F-FDG. Im
Zusammenspiel mit Blutfluss Tracern wie *N-Ammoniak oder 2RbCl ist es méglich,
die Moglichkeiten von Bypass-Operationen bei Patienten mit koronaren Herzkrank-
heiten zu verifizieren. Im Bereich der Neurologie spielt die PET eine entscheidende
Rolle bei der Diagnostik von Alzheimer und Parkinson. Mit steigender Nutzung
der PET im praklinischen Bereich werden laufend weitere Tracer fiir die zukiinftige
klinische Nutzung entwickelt [30]. Ein erheblich detaillierterer Uberblick iiber die
unterschiedlichen Einsatzbereiche der PET wird in Khalil et al. [53] gegeben.

2.6.1. Radiotracer

Eine der wichtigsten Anforderungen in der PET ist die Verwendung anwendungs-
spezifischer Radiopharmaka, auch Radiotracer (kurz Tracer) genannt. Bei Tracern
handelt es sich um Verbindungen, die mit einem Radionuklid markiert wurden, und
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sich an spezifische Strukturen binden oder mit ihnen interagieren konnen. Fir die
Bildgebung kommt zwar nur eine vergleichsweise kleine Anzahl von Nukliden infrage,
die Zahl der moglichen Tracer mit diesen Nukliden ist allerdings erheblich grofier.
Tracer werden zumeist in einem chemischen Syntheseprozess hergestellt. Je nach
verwendetem Radionuklid kann solch eine Synthese lokal oder aber in einer dedi-
zierten Einrichtung durchgefiithrt werden. Entscheidend dabei ist die Produktionsart
des Radionuklids (Reaktor, Zyklotron, Generator) sowie die Halbwertszeit des Nuk-
lids. Fiir die Herstellung und die Auswahl von Tracern miissen einige grundséatzliche
Eigenschaften beachtet werden. Diese sind die maximale spezifische Aktivitat (de-
finiert als Aktivitdt pro Masse oder Volumen), die moglich ist, die radiochemische
Reinheit und die biologische Halbwertszeit. Grundsétzlich gibt es zwei verschiedene
Wege der Markierung. Mit der Methode der direkten Substitution wird ein stabiles
Atom in einem Molekiil direkt durch ein radioaktives Isotop ersetzt. Diese bietet
sich etwa fiir Kohlenstoff (1'C), Stickstoff (!*N) oder Sauerstoff ('>O) an, welche
in der Natur sehr héufig vorkommen. Dadurch unterscheiden sich diese Molekiile
nicht von ihrer Ursprungsform und haben dieselben biologischen Eigenschaften. Die
zweite Moglichkeit besteht darin, Analoga bestimmter biologisch wirksamer Mole-
kiile herzustellen. Das bekannteste Beispiel dafiir ist *F-FDG. Dabei wird ein Teil
des Molekiils durch ein radioaktives Nuklid ersetzt oder ergianzt. Der Nachteil dieser
Methode ist, dass die biologische Wirkungsweise nicht genau gleich ist und daher
genau untersucht werden muss. Als weitere Methode, wenn auch nur fiir groflere
Biomolekiile, besteht die Moglichkeit diese so zu markieren, dass das Nuklid nicht
in den aktiven Teil des Molekiils eingreift. Dies ist beispielsweise bei Antikérpern,
Peptiden und Proteinen moglich. Mogliche Isotope fir diese Arte der Markierung
sind Kupfer (4Cu), Yttrium (¥Y) oder Zirkonium (3°Zr) [30, 53].

18F-Fluordesoxyglucose

Da ¥F-FDG der meistbenutzte und auch der einzige verwendete, kommerzielle Tra-
cer in dieser Arbeit ist, wird hier nur auf dessen Eigenschaften (sieche Abbildung
2.13) im Detail eingegangen. Dieser Tracer wird im Wesentlichen aufgrund der her-
vorragend fiir die PET Bildgebung geeigneten Zerfallseigenschaften von '®F so hiufig
eingesetzt. Mit einer Halbwertszeit von 109,8 min bietet es weniger Einschréankungen
bei der Tracersynthese und erlaubt auch lange Messprotokolle und die Beobachtung
von Prozessen bis zu sechs Stunden. Dadurch, dass 8F im Zyklotron hergestellt
wird, erlaubt die Halbwertszeit auch den Transport in Einrichtungen ohne eigenes
Zyklotron [53]. 8F zerfillt zu 96,86% iiber einen BT-Zerfall und zu 3,14% iiber
EC zum stabilen Tochternuklid 80. Die mittlere Reichweite der emittierten Po-
sitronen in Wasser liegt bei 0,7mm (siche Tabelle 2.1). Durch das hohe Verhéltnis
an [T-Zerfillen und der Abwesenheit anderer Gammaemissionen, aufler denen der
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Abbildung 2.13.: (a) Zerfallsschema von 8F (HWZ = 109,8 min) zu *0. (b)
Strukturformel von '8F-FDG [53].

Annihilationsphotonen, bietet ®F zudem exzellente Voraussetzungen fiir die Mes-
sung.

2.6.2. Praklinische Bildgebung

In der préklinischen Bildgebung ist die PET eine der etablierten Bildgebungsme-
thoden. Zusammen mit der SPECT haben sich beide Modalitaten als wichtig fiir
die Entwicklung neuer Tracer fiir Klinik- und Forschungsanwendungen bewiesen.
Kerngebiet der Anwendungen sind allerdings Studien mit kleinen Sdugetieren wie
Mausen oder Ratten als Modellorganismen zur Erforschung und Entwicklung neuer
diagnostischer oder therapeutischer Wirkstoffe, sowie Studien zur Gewinnung neuer
Erkenntnisse iiber bekannte Krankheitsbilder etwa im Bereich der Onkologie, Neu-
rologie, Infektions- und Entziindungsforschung. Zumeist werden die Studien dabei
zusammen mit anatomischen Bildgebungsmodalitaten wie CT oder MRT durchge-
fithrt. Dieser Abschnitt basiert auf [1, 31, 61, 62].

Auch wenn das Detektionsprinzip zwischen humanen und préklinischen PET Scan-
nern dasselbe ist, so kommen den einzelnen daran beteiligten Komponenten eine
jeweils etwas andere Bedeutung zu. Dies liegt im Wesentlichen am Groflenunter-
schied der Koérpergrofle, in Méausen und Ratten miissen Strukturen von wenigen
Millimetern oder sogar darunter abgebildet werden. Daher wird deutlich, dass der
rdaumlichen Auflésung in diesem Bereich eine hohere Bedeutung zukommt als dies
in der klinischen Diagnostik notwendig ist. Aktuelle Systeme bieten eine Auflosung
im Bereich von 1 mm, auch wenn einige Hersteller von bis zu 0,5mm sprechen. In
aktuellen Prototypen-Entwicklungen werden zum Teil noch kleinere Auflésungen in
Phantomen erzielt, bei in-vivo Messungen werden Auflésungen von 0,7-0,8 mm er-
reicht [63, 64]. Dennoch ist festzuhalten, dass die Abtastdichte im Vergleich zu hu-
manen Scannern, trotz der nominell deutlich héheren Auflésungen, niedriger liegt.
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Préklinische Systeme fiir groflere Tiere wie z.B. Kaninchen erreichen diese Raten
jedoch schon. Die in Unterabschnitt 2.4.4 genannten Punkte, welche die raumliche
Auflésung einschranken, gelten in Teilen fiir die préaklinische Bildgebung umso mehr,
da viele der Effekte sich mit kleinem Scannerdurchmesser verstirken. Diese werden
daher beim Scannerdesign in den Fokus genommen und durch die Scannergeome-
trie, die Detektoren und deren Auslesetechnik sowie dedizierte Bildrekonstruktions-
ansatze, teils unter Nutzung kiinstlicher Intelligenz, soweit moglich kompensiert.
Aufgrund der kleinen Durchmesser der Systeme ist die Nutzung von Emissionsin-
formationen aus der Photonenflugzeit (engl. time-of-flight) (ToF) im Gegensatz zu
klinischen Systemen aktuell technisch noch nicht umsetzbar. Die Innendurchmesser
der Detektorringe liegen in klinischen Scannern in einem Bereich zwischen 65 und
85 cm [65], wahrend die Innendurchmesser préklinischer Scanner in einem Bereich
zwischen 5 und 25 cm liegen [66].

Detektoren und Geometrie

Die meisten Kleintier PET Scanner haben eine kreisférmige oder polygonale Form,
die sich im Durchmesser an der Mindestgrofle des zu untersuchenden Tieres inklusive
der Bildgebungskammer orientiert. Ansatze mit weiteren Formen sind jedoch auch
moglich, siehe Abbildung 2.14. Einige Scanner haben einen grofieren Durchmesser,
mit dem es moglich ist, mehrere Tiere nebeneinander zu messen. Die Detektorlange
wird tiberwiegend so konzipiert, dass eine Ganzkorperaufnahme des Tieres moglich
ist. Die Detektordimensionen, Absorptionseigenschaften und Anordnung der Szin-
tillationskristalle entscheiden iiber die mogliche Auflésung des Systems.

Als Kristallmaterialien werden hier, wie bei humanen Scannern, BGO, LSO und
LYSO verwendet. Die Bauart der Kristalle und deren Kopplung unterscheidet sich
allerdings zwischen den einzelnen Systemen. Bevor SiPMs sich durchgesetzt haben,
wurden meist segmentierte Kristalle, gekoppelt an PMTs, verwendet. Da PMT's ne-
ben ihrer Inkompatibilitdt zu Magnetfeldern, der hohen Versorgungsspannungen und
der niedrigeren Quanteneffizienz vor allem aber nicht unbegrenzt verkleinerbar sind,
werden heutzutage zumeist nur noch SiPMs verwendet. Zudem erlauben PMTs nur
ein geteiltes Auslesen des Szintillationslichts der Einzelkristalle, was eine Logik zur
Lokalisierung der Signale erfordert. Eine naheliegende Moglichkeit, gute Auflésungen
zu erreichen, ist, die Kristalle so klein wie moglich zu gestalten (wenige Millimeter),
siche Gleichung 2.22) und diese dann einseitig mit eins zu eins gekoppelten SiPMs
auszulesen. Somit gibt es kein geteiltes Auslesen des Szintillationslichts, und eine
direkte Lokalisierung des Signals ist moglich. Nachteilig sind hierbei allerdings hohe
Kosten durch die Fertigung der kleinen Kristallmatrizen sowie der hohen Anzahl
an benotigten SiPMs und der hohen Zahl an Auslesekanélen. Um bei den schmalen
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Abbildung 2.14.: Mogliche Detektorgeometrien. (a) Zylindrisches System mit
kleinen Kristallfronten. (b) System mit polygonaler Form und groBen Kristallfron-
ten aus Kristallmatrizen. (c) Gleiche Anordnung wie (b), allerdings mit Mehr-
schicht Kristallmatrizen, die DOI-Informationen liefern. (d) Polygonales System
mit sich verjiingenden Kristallen, um die Kristallliicken zu minimieren. (e) und
(f) Wiirfelartige Geometrie mit und ohne Kristallliicken [31].

Kristallbreiten der Einzelkristalle ein ausreichend hohes Signal zu erzeugen, miis-
sen diese im Vergleich zur Breite sehr lang sein. Dies kann zu einem signifikanten
Parallaxe-Effekt fithren.

Alternativ zu kleinen, einzeln ausgelesenen Kristallen gibt es (auch kommerzielle
[67]) Systeme, die monolithische Kristalle nutzen, welche ebenfalls an SiPMs gekop-
pelt sind. Die klassische Ereignislokalisierung gleicht dabei der in Gammakameras
(Anger-Logik). Da die rdumliche Auflésung in diesem Fall nur von der Menge an
emittiertem Szintillationslicht sowie der vom SiPM gemessenen Lichtmenge abhangt,
ist hier ein Szintillationsmaterial mit hoher Licht- und ein Detektor mit sehr hoher
Quantenausbeute sehr wichtig. Diese Systeme erlauben vergleichbare Auflosungen
wie Systeme mit Kristallmatrizen, konnen zusétzlich aber auch Informationen zur
DOI liefern, insofern fortschrittlichere Lokalisierungsverfahren genutzt werden, etwa
mit dem Einsatz kiinstlicher Intelligenz [68]. Damit ist es moglich, den Parallaxe-
Effekt zu reduzieren. Nachteile dieser Technik sind, dass die Auflésung und auch
die Positionierungsgenauigkeit an den Randern des Kristalls absinken. Zudem mtis-
sen solche Systeme sehr prézise kalibriert und, im Fall von kiinstlicher Intelligenz,
trainiert werden.

In aktuellen Forschungsprototypen zur weiteren Verbesserung der raumlichen Auf-
l16sung liegt der Fokus unter anderem auf der Verbesserung der Messung der DOI.
Dabei werden im Wesentlichen drei Ansétze verfolgt: Phoswich-Detektoren [69, 70],
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Lichtverteilungstechniken (engl. light sharing techniques) [71, 72] und doppelseitige
Signalauslese (engl. dual sided readout) [4, 73, 74].

Tierhandhabung und Tracer Applikation

Die richtige Handhabung der Versuchstiere ist entscheidend fiir den Erfolgt der
Kleintierbildgebung [75]. Um Bewegungsartefakte wihrend den Messungen zu un-
terbinden, werden die Tiere anésthesiert. Eines der géngigsten Anésthetika ist ver-
dampftes Isofluran. Um die Betdubung wahrend der Messung aufrechterhalten zu
konnen und gleichzeitig auch die Vitalparameter wie Herzschlag (via EKG) und die
Korpertemperatur tiberwachen zu konnen, werden die Tiere auf Tierbetten platziert,
welche auch als Bildgebungskammern (engl. imaging chamber) bezeichnet werden.
Nach der Anésthesie, aber bevor die Tiere auf den Tierbetten platziert werden, wird
der Tracer appliziert. Dies geschieht bei Mausen und Ratten im Normalfall intra-
venos durch die Schwanzvene. Das maximal applizierbare Volumen liegt fiir Méuse
bei 5ml/kg Korpergewicht. Fiir dynamische Studien kann auch ein Katheter gelegt
werden, welcher die weitere Applikation des Tracers wiahrend der Messung erlaubt.

Bisher wurde nur die Prozedur fiir Sdugetiere wie Mause und Ratten beschrieben.
Sollen nun andere Versuchstiere, wie etwa Fische, gemessen werden, so ergeben sich
insbesondere bei der Handhabung der Tiere sowie bei der Tracer Verabreichung
neue Herausforderungen. Handelt es sich dabei um groéflere Fische, so konnen die-
se, anasthesiert, zumindest fiir kurze Messungen auf den gewohnlichen Tierbetten
platziert werden. Die Tracer Verabreichung kann dann ebenfalls intravenos, meist
iiber die kaudale Vene erfolgen. In Studien wurden dabei z.B. 11 MBq ®¥F-FDG bei
einem Goldfisch [17, 76] und 10 MBq bei einem Roten Trommler (Gewicht ca. 600 g)
appliziert.

Fir kleine Fische wie dem Zebrafisch ergeben sich weitere Herausforderungen im
Hinblick auf die Handhabung und auch die Tracer Verabreichung. Losungsmoglich-
keiten dafiir werden in Abschnitt 5.1 und Abschnitt 5.2 vorgestellt.

2.7. Evaluation von praklinischen PET Scannern

Zur systematischen Evaluierung von praklinischen PET Scannern gibt es ein welt-
weit anerkanntes Protokoll, NEMA NU 4-2008 [29], der NEMA (National Electrical
Manufacturers Association, VA, USA), welches eine Reihe standardisierter Tests in-
klusive der notwendigen Quellen und Prozeduren beschreibt. Diese Tests erlauben,
ein System unter typischen Bedingungen bei der Bildgebung von Mé&usen zu charak-
terisieren und gegeniiber anderen Systemen zu vergleichen. Im Protokoll sind vier
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Homogener Bereich
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Abbildung 2.15.: NEMA NU 4 Bildqualitdtsphantom. Das Phantom wird mit
einem fliissigen Tracer gefiillt (grau eingefirbt). Es verfiigt iiber drei unterschied-
liche Abschnitte fiir die Auswertung. Adaptiert von [77].

wesentliche Charakteristika eines Systems genannt: Rdumliche Auflosung, Streuan-
teil Abschédtzung (inklusive Zahlraten Verhalten und der Messung von Zufallskoin-
zidenzen), Detektorsensitivitat sowie die Bildqualitat. Als Detektorsensitivitat wird
die Rate an gemessenen echten Koinzidenzen bei bekannter Quelle und Emissions-
verhalten, als absolute Sensitivitdt der Anteil der Annihilationsereignisse an den
echten Koinzidenzen bezeichnet [29]. Fiir die Bestimmung der Bildqualitat wird ein
spezielles, mit Aktivitéat fillbares, Phantom (Abbildung 2.15) verwendet, welches
drei unterschiedliche Bereiche aufweist, an denen die Bildqualitatsmerkmale berech-
net werden konnen. Im Stab-Bereich befinden sich fiinf unterschiedlich grofie Stabe
(Durchmesser 1, 2, 3, 4, 5mm). Daran anschliefend befindet sich der homogene
Bereich mit einem Durchmesser von 30 mm gefolgt vom Zylinder-Bereich mit zwei
Zylindern, einer wasser-, der andere luftgefiillt. Das NEMA Protokoll richtet sich im
Wesentlichen an kommerzielle, im Regelbetrieb der préklinischen Forschung ange-
wendete, Scanner. Fiir spezielle Prototypen und Geometrien, die z.B. nur kleinere
FOVs ermoglichen, eignet sich das Protokoll dagegen nur bedingt bzw. nur in ange-
passter Form. Dies gilt auch fiir alle Bildrekonstruktionen aufler der FBP, diese sind
im Protokoll nicht vorgesehen.

In der Detektor- und Prototypenentwicklung werden zur Evaluation und Charak-
terisierung oft zunachst die verwandten Komponenten einzeln untersucht, wie et-
wa die Auswirkungen verschiedener Ugy auf die Signale verwendeter SiPMs (sie-
he Unterabschnitt 2.4.2). Auf das Gesamtsystem bezogen werden dann Parameter
wie die Energieauflosung, Koinzidenzzeitauflosung (engl. coincidence time resoluti-
on) (CTR), Detektoreffizienzen oder Zahlartenleistungen betrachtet [78]. Die Ener-
gieauflosung bezeichnet dabei die Fahigkeit der Detektoren, die absorbierten Pho-
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tonen der richtigen Energie zuzuordnen. Als CTR bezeichnet man die Zeitdifferenz,
welche zwischen der Detektion zweier Annihilationsphotonen vom System gemessen
wird. Weiterhin ist auch der Einsatz anderer Bildqualitdtsphantome gingig, etwa
dem Derenzo-Phantom [79] oder angepassten Versionen davon [63].

In Bezug auf die Qualitétssicherung von préklinischen Systemen gelten dieselben
Anforderungen wie fiir humane Systeme. Es muss sichergestellt werden, dass die
Messungen stabil und konsistent sind. Dabei ist es wichtig, regelméflig die Homo-
genitit des Systems mit entsprechenden Phantomen zu messen. Diese konnte im
Laufe der Zeit durch alternde Detektoren oder den Ausfall einzelner Detektorkanéle
absinken. Ein inkonsistentes System wiirde die Aussagekraft longitudinaler Studien
mit dem gleichen Versuchstier tiber einen langeren Zeitraum oder aber auch Ver-
gleichsstudien stark beeinflussen [31].
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Der PET-Prototyp ist die Hauptkomponente und der Kern des MERMAID Pro-
jekts. Wie bereits in Abschnitt 1.3 ausgefithrt, wurde zunédchst mit dem Bau eines
PoC begonnen. Dieser erste Prototyp (Unterabschnitt A.5.1.1), nun als MERMAID-
v0 bezeichnet, verwendete Detektorkomponenten, die aus dem EndoTOFPET-US
Projekt [80], einem multimodalen, hochauflésenden Ultraschall-PET-Detektor En-
doskop, stammen und von Dr. Milan Zvolsky zum Start von MERMAID mit an
die Universitat zu Liibeck gebracht wurden. Dabei handelte es sich um zwei De-
tektoren, die je aus einer 8x8 Matrix aus LYSO Szintillationskristallen bestehen.
Die Kristalle sind mit einem optischen Klebstoff eins zu eins an einen SiPM gekop-
pelt. Die SiPMs sind dabei fest mit einer Konnektorplatine verlotet. Diese Platine
stellt dabei die Verbindung zur Ausleseelektronik dar. Diese zur Verfiigung gestell-
ten Detektoren waren fiir die Nutzung von Ausleseelektronik der Firma PETsys
Electronics SA (Oeiras, Portugal), im weiteren Verlauf kurz als PETsys bezeichnet,
konzipiert. Dies resultierte in dem Ergebnis, fiir MERMAID ebenfalls Elektronik
von PETsys zu verwenden. Die Entwicklung des ersten Prototyps erfolgte im Rah-
men meiner Masterarbeit. Die beiden Detektoren wurden, gegeniiber voneinander,
auf einer rotierenden Platte montiert, die es ermdglicht, einen kompletten PET Da-
tensatz in Koinzidenzmessung aufzunehmen. MERMAID-v0 konnte Punktquellen
sowie einfache Phantome abbilden [81]. Die geringe Gréfle des Sichtfeld (engl. field
of view) (FOV) von 0,9 mm in transversaler Ansicht, bedingt durch die kleinen Kris-
tallmatrizen, zusammen mit der geringen Sensitivitat erlaubte allerdings noch keinen
Einsatz fir die in-vivo Bildgebung.

Um dieses Ziel zu erreichen, wurde eine Erweiterung bzw. Verbesserung angestrebt,
die insbesondere die eben genannten Nachteile ausgleichen sollte. Weiterhin sollten
aber auch moglichst viele Komponenten weiterverwendet werden kénnen, um die
Kosten fiir die Erweiterung niedrig zu halten und um gewonnene Erfahrungen, ins-
besondere mit dem Verhalten der SiPMs und der Ausleseelektronik, anwenden zu
koénnen.

In diesem Kapitel werden zu Beginn alle verwendeten Detektor- und Systemkom-
ponenten sowie die entsprechende Datenverarbeitung mit ihrem jeweiligen Entwick-
lungsprozess beschrieben. Es folgt eine Aufliste der radioaktiven Quellen und Phan-
tome, die fiir die Charakterisierung der Komponenten notwendig sind. Abschlieend
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Abbildung 3.1.: Schematische Darstellung des Detektionsprozesses mit den ent-
sprechenden Detektorkomponenten.

erfolgt die Charakterisierung der Komponenten in ihrem Zusammenspiel im Proto-
typ.

3.1. Detektorkomponenten

Wie die meisten PET Systeme basiert auch der aktuelle MERMAID Prototyp
(MERMAID-v1) auf Szintillationsdetektoren mit einer entsprechenden Ausleseelek-
tronik. Es werden pixellierte Szintillationskristalle genutzt, die eins zu eins an SiPMs
gekoppelt sind. Das analoge Signal jedes SiPMs wird durch eine anwendungsspe-
zifische integrierte Schaltung (engl. application-specific integrated circuit) (ASIC)
ausgelesen und digitalisiert. Weitere, nachgeschaltete Elektronik sorgt fiir die Wei-
terverarbeitung und Anbindung an den Messcomputer. Die Detektoren sind zu Mo-
dulen zusammengeschaltet. Deren Anordnung und Aufbau wird in Abschnitt 3.2
detailliert erlautert.

3.1.1. Szintillationskristalle

Fiir die Detektion der Gammaquanten werden LYSO Szintillationskristalle (Crystal
Photonics, Inc., Sanford USA) verwendet. Die einzelnen Kristalle, mit einer Gréfie
von 1,12x1,12x 15,00 mm, sind in zwei 8x8 Matrizen angeordnet, die zu einer 8x 16
Matrix zusammengesetzt sind. Abbildung 3.2 (a) zeigt diese Matrix. Finf Seiten
der Kristalle sind poliert, die sechste Seite (Kopplungsseite) ist feingeschliffen. Dies
dient der besseren optischen Kopplung an den SiPM. Der Abstand zwischen den
beiden Matrizen betriagt 0,13 mm. Dies ist durch die Abmessungen der genutzten
SiPMs bedingt (siche Unterabschnitt 3.1.3). Die Kristalle werden innerhalb einer
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Matrix jeweils von einer spiegelnden Reflektorfolie (3M Enhanced Specular Reflec-
tor Film (ESR)[82]) mit einer Stérke von 0,07 mm getrennt. Diese Folie reflektiert
98 % des sichtbaren Lichtspektrums und enthélt kein Metall. Damit kann ein Pi-
xelabstand von 1,2mm zwischen den Kristallmittelpunkten realisiert werden, der
genau zu den SiPMs passt. An den Auflenseiten wird ebenfalls die gleiche Reflektor-
folie sowie zusétzlich Teflon Folie und klares Klebeband verwendet. Die Wahl dieser
KristallgroBen und Geometrien basiert auf den Erfahrungen mit MERMAID-v0. Die
Mafle der aktuellen Matrix sind in Abschnitt A.2 dargestellt. Damit sind die neuen
Matrizen doppelt so grofl wie die des alten Prototyps. Die Einzelkristalle innerhalb
der Matrix entsprechend den Dimensionen der alten Kristalle aus MERMAID-vO0.

Fir MERMAID-v1 wurden vier gleiche Matrizen bestellt. Bereits vor den ersten
Tests der Matrizen war zu erkennen, dass die Oberfliche, welche an die SiPMs
gekoppelt wird, nicht plan ist. Die Oberfliche der einzelnen Kristalle wurde vom
Hersteller geschliffen, aber durch die Anordnung in der Matrix scheint es zu mini-
malen Unterschieden in der Hohe und im Winkel zwischen den einzelnen Kristallen
zu kommen. Dies ist bei allen vier Matrizen zu erkennen. Die Auswirkungen dieser
Unterschiede werden in Unterabschnitt 3.7.1 genauer untersucht und ausgewertet.

3.1.2. Optische Kopplung

Um die Kristalle mit den SiPMs zu verbinden, stehen drei verschiedene Moglich-
keiten zur Wahl, die im Weiteren mit ihren englischen Bezeichnungen verwendet
werden: optisch transparente Klebstoffe (engl. optical glue), optisches Fett (engl.
optical grease) sowie optische Kissen (engl. optical pads). Letztere kamen fiir den
MERMAID Aufbau aufgrund der am Markt verfiighbaren Materialstdrken nicht in-
frage und werden daher hier nicht weiter behandelt.

Verwendete Kopplungsvarianten

Fir MERMAID wurden sowohl optical grease als auch optical glue getestet. Grease
bietet den groflen Vorteil, dass es nicht aushértet und daher jederzeit riickstandsfrei
von den Kristallen entfernt werden kann. Dies bietet sich an, um verschiedene Kopp-
lungsabstande, Auftragungstechniken und Detektoraufbauten zu testen und dabei
die optimalen Parameter herauszufinden. Der grofie Nachteil ist, dass es aufgrund
seiner Viskositat nicht fiir permanente Aufbauten geeignet ist und daher auch ohne
Verédnderungen des Aufbaus regelméflig erneuert werden muss. Tests haben zudem
gezeigt, dass dabei auch eine Anfalligkeit fiir schwankende Temperaturen gegeben
ist, siche Unterabschnitt 3.7.1. Als grease wurde EJ-550 (Brechungsindex n=1,46)
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Einzelkristalle

Teflon Folie

(a) (b)

Abbildung 3.2.: (a) LYSO:Ce 16x8 Kristallmatrix (2x(8x8)). (b) Auftragen
von grease auf der Kristallmatrix, dieses ist aufgrund der Transparenz nur durch
die Reflexion erkennbar.

der Firma Eljen Technology (Sweetwater, TX) verwendet. Aufgrund der bereits ge-
nannten Funktionen des optischen Mediums (siche Unterabschnitt 2.4.2) soll, bei
den hier gegebenen Groflen, eine Schichtdicke von 25 pm realisiert werden, um die
Brechung von Kristall zu SiPM zu modulieren. Bei der Schichtdicke entspricht die
aufzutragende Menge grease auf eine komplette Kristallmatrix einem Gewicht von
0,00424 g. Mit der vorhandenen Feinwaage (Sartorius QUINTIX64-1S, max. Genau-
igkeit 0,0001 g) ist es nicht moglich, diese Menge so genau abzuwiegen. Es wurde
daher versucht, einen Wert von 0,0042 g abzuwiegen. Durch das manuelle Dosieren
des grease und dem gleichméfigen Verteilen des grease kommt es aber zu Schwan-
kungen der Menge und Uberschiissen an den Réndern des Kristalls, sodass im End-
effekt ein Gewicht von 0,0045 bis 0,0050 g angestrebt wurde. Wie in Abbildung 3.2
(b) abgebildet, wurde das grease mit einem kleinen Spatel méglichst gleichméfig auf
der Kristalloberflache verteilt und optisch iiberpriift, dass auf jedem Einzelkristall
grease vorhanden ist. Dabei wurde auf mogliche Lufteinschliisse geachtet. Die fina-
le Kopplung von Kristall und SiPM mittels grease wurde in der, unter Abschnitt
3.2 naher beschriebenen, Detektorhalterung durchgefiihrt, in dem die Komponenten
zusammengepresst wurden.

Nach Abschluss vieler Test und ersten Charakterisierungen des Systems, auch in-
nerhalb einer, unter meiner Betreuung durchgefiihrten Masterarbeit (Unterabschnitt
A.5.3.1), wurde fir den finalen Aufbau das grease durch optischen Kleber ersetzt.
Es wurde dafir DOWSIL 3145 RTV Mil-A-46146 Adhesive/Sealant Clear der Firma
DOW (Midland, MI) mit einem Brechungsindex n=1,49 verwendet. Nachdem die
Verarbeitungseigenschaften im Vergleich zum grease im nicht ausgeharteten Zustand
vergleichbar sind und auch der Brechungsindex nahezu gleich ist, wurde dieselbe
Menge an glue angestrebt wie beim grease. Es wurde die in Tabelle 3.1 genannten
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Tabelle 3.1.: Gewicht des optischen Klebstoffs pro Kristallmatrix (Modul).
Modul Nr.  Gewicht Klebstoff [g]

M1 0,0048
M2 0,0046
M3 0,0049
M4 0,0050

Mengen aufgetragen. Die Abweichung zwischen den Werten entspricht der Schwan-
kung beim Abmessen bzw. Auftragen. Der Prozess der Verteilung sowie das finale
Koppeln von Kristall und SiPM erfolgte, genau wie beim grease, mithilfe der Detek-
torhalterungen.

3.1.3. SiPMs

Als Photodetektoren werden SiPMs der Firma Hamamatsu Photonics K.K (Hama-
matsu, Japan) verwendet. Bei dem Modell mit der Bezeichnung S13615-1050N-08
[83] (siehe Abschnitt A.4) handelt es sich um eine 8 x8 Anordnung von SiPM Kané-
len mit einer jeweiligen photosensitiven Fliche von 1x1mm?. Die Kanile haben
einen Abstand von 1,2mm. Jeder Kanal ist mit einem optischen Fenster aus Glas
abgedeckt. Die einzelnen Detektorpixel sind in einem Abstand von 50 pm (Zentrum
zu Zentrum) angeordnet. Dies ermoglicht iiber die gesamte Flache der SiPM-Matrix
einen hohen geometrischen Fullfaktor von 74%, der zugleich zu einer vergleichsweise
hohen PDE bei Peak Wellenldnge (450nm) von 40-55% fiihrt (je nach applizier-
ter Ugy). Zeitgleich ist die Zahl der einzelnen Pixel pro Kanal auf 396 begrenzt.
Die SiPMs werden mit einer Uggr von 53+5V und einer Ugy von Ugr+3V betrie-
ben. Letztere wird auch als Bias-Spannung bezeichnet. Damit kann die erreichbare
Verstarkung (G) mit 1,7-10° angegeben werden, wobei festzuhalten ist, dass die
Verstarkung stark von der tatsachlich angelegten Ugy abhangt. Weitere Details der
SiPMs kénnen dem Datenblatt entnommen werden (siche Abschnitt A.4).

Die verwendete Bias-Spannung von 56V wurde in meiner Masterarbeit mit dem
ersten MERMAID Prototyp ermittelt und konnte fiir die aktuelle Version iibernom-
men werden, da es sich um dieselben SiPMs und ASICs handelt. Wahrend der in
Unterabschnitt 3.3.1 beschrieben Kalibrierung wurde das Verhalten der Detekto-
ren zudem mit unterschiedlichen Ugy betrachtet. Anoden und Kathoden sind pro
Detektorkanal auf der Riickseite der SiPM Grundplatte in einem Raster angeord-
net. Diese Anordnung muss bei der Erstellung eines Adapterboards beziiglich der
Platzierung mehre SiPMs nebeneinander und auch fiir die spatere Zuordnung der
Position der einzelnen Kanéle zwingend beachtet werden.

45



3. Der MERMAID PET-Prototyp

Hauptgrund fir die Wahl dieser SiPMs neben der hohen PDE (hoher Fillfaktor
durch geringe Zahl an Pixeln pro Kanal) ist die Zahl der Detektorkanéle auf der
kleinen Gesamtflache, mit denen die Kristallmatrix mit sehr kleinen Einzelkristall-
groffen eins zu eins gekoppelt werden kann. Dieses Detektordesign erlaubt hohe
intrinsische raumliche Auflésungen, ohne dass eine Logik zur Ereignispositionierung
genutzt werden muss, wie es bei Lichtverteilungs-Detektoren der Fall ware.

3.1.4. Ausleseelektronik

Wie zu Beginn dieses Kapitels bereits genannt, wird fiir MERMAID Ausleseelektro-
nik von PETsys genutzt. Diese basiert auf dem TOFPET 2C ASIC [84]. Es wurde
schon fiir MERMAID-v0 das PETsys Time-of-Flight ASIC' evaluation kit genutzt.
Das Set besteht aus allen wesentlichen Komponenten, um Messungen mit SiPM
basierten Detektoren durchzufithren. Dieses beinhaltet verschiedene Platinen (engl.
front-end-board) (FEB) fur die SiPM Anbindung, Digitalisierung im ASIC sowie
fir den Datentransfer, welche zusammen das Front-Modul (engl. front-end-module)
(FEM) bilden. Das Front-Modul des aktuellen Prototyps ist in Abbildung 3.3 ab-
gebildet. Wie zu erkennen ist, sind die einzelnen Platinen in einem Winkel von 90°
zueinander angeordnet. Dieses Design erlaubt eine Kiihlung der mittig platzierten
ASICs, bringt allerdings auch gewisse Einschrénkungen mit sich, was die Anordnung
mehrerer Detektormodule nebeneinander angeht. An das Modul angeschlossen ist
das FEB/D, welches im wesentliche fir die Stromversorgung und Zeitmessung sowie
die anschliefende Kommunikation mit dem Messcomputer verantwortlich ist. In den
folgenden Unterabschnitten werden die einzelnen Komponenten néher beschrieben.
Alle Platinen auer dem FEB/S wurden von PETsys hergestellt. Informationen tiber
die PETsys Komponenten stammen zum Teil aus [85, 86, 87]. Eine Ubersicht, wie
die Komponenten zusammengeschaltete sind, wird in Abbildung 3.4 gegeben.

FEB/D

Das Daten-FEB (FEB/D) ist ein Verbund von Platinen, welche die Front-Module
integrieren. Es ist mit einem Kintex 7 FPGA (programmierbarer interner Schalt-
kreis, engl. Field Programmable Gate Array (FPGA)) ausgestattet und erfasst die
Daten von den ASICs und tbertragt sie an die Datenerfassungs- bzw. Messrechner
(max. 1 Gbit/s). Als Messrechner wird ein System mit dem CentOS 7 Betriebssys-
tem verwendet. Die FEB/D-Platine versorgt die ASICs und SiPM-Arrays mit Strom.
On-Board-DC-DC-Wandler und -Regler liefern die erforderlichen Niederspannungen
fir die ASICs sowie der Standard-Mezzanine-Platine, welche 16 konfigurierbare po-
sitive Versorgungspannungsleitungen fiir die SiPMs liefert. Ein weiterer wichtiger
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Abbildung 3.3.: Abbildung des aktuellen Front-Moduls mit verldteten SiPMs

auf dem FEB/S. Daran gekoppelt sind die beiden FEB/A mit den ASICs und
dahinter das FEB/I.

ASIC
-

»-
-

FEB/A
FEB/A
=) rsic Mess-
computer
FEB/S FEB/I

Front-Modul

Abbildung 3.4.: Schematische Darstellung der Komponenten der Ausleseelek-
tronik. Insgesamt sind vier Front-Module an das FEB/D angeschlossen.
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3. Der MERMAID PET-Prototyp

Bestandteil ist die Bereitstellung eins Zeitgebers (engl. clock) und der Synchronisa-
tion. An ein FEB/D konnen acht Front-Module angeschlossen werden. Das Modul
wird tUber einen 12V Anschluss, mit bis zu 5 A, mit Strom versorgt.

FEB/S

Bei der Sensor-FEB (FEB/S) Platine handelt es sich um eine rein passive Plati-
ne, welche die Ugy an die SiPMs und deren Signale an die ASICs weiterleitet. Im
urspriinglichen PETsys Time-of-Flight ASIC evaluation kit sowie in MERMAID-
v0 hatte diese Platine auf der Riickseite Konnektoren zur ASIC Platine (FEB/A)
und auf der Vorderseite Konnektoren zum SiPM. Ein ASIC Konnektor (SAMTEC
LSHM-140-04.0-L-DV-A-N5, 80 Pins) verfiigt tiber 64 Verbindungen zum Ausle-
sen der SiPMs, vier Verbindungen zur Spannungsversorgung mit Ugy sowie einer
Verbindung fiir einen analogen Temperatursensor. Im originalen Design des FEB/S
wurden die jeweiligen Verbindungen auf vier Konnektoren zum SiPM aufgeteilt.
Durch diesen Aufbau war es notwendig, dass die SiPMs auf einer weiteren Platine
verlotet waren, welche wiederum die vier Konnektoren besafl. Dies fiihrte zu einer
erhohten Baugrofle des gesamten FOM.

Um die BaugroBe fir den aktuellen Prototyp zu verkleinern, wurde das FEB/S inner-
halb dieser Arbeit von mir komplett neu designt, so dass die SiPMs direkt auf dem
FEB/S verlotet werden konnen. Es werden weiterhin die gleichen Samtec Konnekto-
ren verwendet, welche in einem festen Abstand von 27,5 mm zueinander angeordnet
werden miissen, um sich den Maflen der anderen Platinen des FOM anzupassen. Wei-
tere Vorgaben fiir die Entwicklung waren, dass fiir einen mechanisch stabilen Einbau
des Moduls in Detektorhalterungen auf der Vorderseite keine weiteren Bauelemente
aufler den SiPMs und pro SiPM ein Temperatursensor verbaut werden diirfen. Somit
liegt die Platine plan auf der Halterung auf und kann anschlieSend zudem lichtdicht
verschlossen werden. Um mithilfe der, bereits beschrieben, Hamamatsu SiPMs eine
moglichst grofle Photosensitive Flache zu erhalten, sollten zwei SiPMs so dicht wie
moglich aneinander platziert werden. Da ein FOM maximal zwei ASICs aufnehmen
kann, ist die Zahl der auf einem FEB/S platzierbaren SiPMs auf zwei und damit
128 Kanaéle begrenzt. Die Umsetzung des PCBs Designs erfolgte mit der Software
OrCAD (Cadence Design Systems, San Jose, CA).

Die Anforderungen wurden durch eine vierlagige Leiterplatte (engl. printed circuit
board) (PCB), mit den MaBen 60x30mm?, realisiert (siche Abbildung 3.6). Die Lei-
terbahnbreite betrigt 100 pm und der Bohrdurchmesser fiir die Durchkontaktierung
zwischen den einzelnen Lagen betragt 0,2mm. Die Mafle ergeben sich aus einem
Kompromiss zwischen moglichst kleinem Abstand zwischen den SiPMs mehrerer
Module (hier ist die Hohe von 30 mm relevant, siehe Abschnitt 3.2) und dem Platz,
welcher auf dem PCBs benétigt wird, um alle Verbindung herzustellen. Auf der
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Bias Filterung

BIAS_A

sensor_16

sensor_48
sensor_49
sensor_64

Abbildung 3.5.: Schematische Darstellung der Vorfilterung der Bias-
Spannungen jeweils fir 16 SiPM Kanéle, adaptiert aus [87].

Riickseite sind neben den beiden ASICs Konnektoren fiir jede der insgesamt acht
Upy Verbindungen beider SiPMs ein 102 Widerstand sowie zwei 10 nF Konden-
satoren verbaut, um die Versorgungsspannung zu filtern (sieche Abbildung 3.5). Die
Versorgungsspannung wird jeweils an 16 einzelne SiPM Kanéle verteilt. Auf der Vor-
derseite sind die beiden SiPMs mittig auf dem PCB platziert. Wie in Abbildung 3.6
(c) zu erkennen ist, sind ober- und unterhalb des SiPMs analoge Temperatursenso-
ren vom Typ LMT70 platziert, um die Temperatur nahe der SiPMs wéahrend des
Betriebs zu bestimmen. Das PCBs verfiigt zudem auf beiden Seiten tiiber Passer-
marken fiir die automatische Bestiickung der Boards mit den Komponenten sowie
zwei Durchgangslocher zur Befestigung im Aufbau.

Nachdem die erste Platine bestiickt und getestet wurde stellte sich heraus, dass es
bei dem verwendeten Temperatursensor zu einem Kurzschluss zwischen dessen Kon-
takten kam; hochstwahrscheinlich durch technische Fehler bei der Bestiickung. Da
dies durch den Bestiicker nicht zu verbessern war, wurden die Temperatursensoren
auf dem ersten Board wieder entfernt und auf den weiteren drei Boards nicht mehr
mit verbaut. Fiir Temperaturmessungen am FEM stehen daher nur die Tempera-
tursensoren auf dem FEB/A zur Verfiigung.

FEB/A

Die FEB/A Platine enthilt den TOFPET 2C Hochleistungs-ASIC. Dieser kann
bei gleicher Funktionalitat entweder direkt auf dem Board (engl. Chip-On-Board)
(COB) oder durch Kugelgitteranordnung (engl. Ball-Grid-Array)(BGA) platziert
werden. Der Unterschied wirkt sich vor allem bei der Zuordnung der einzelnen SiPM
Detektorkanéle aus, da diese intern anders verdrahtet sind. Zudem unterscheidet

sich die Oberflache der beiden Modelle. Dies kann einen Einfluss auf die Kiihlung

49



3. Der MERMAID PET-Prototyp

50

() (c)

Abbildung 3.6.: (a) Digitaler Schaltentwurf des PCB als Uberlagerung aller
Ebenen. (b) Riickseite des PCB mit Kontakten fiir die jeweiligen Verbindungen
zu den ASIC Boards sowie Kontakten fiir Widerstdnde zur Filterung der Ugy.
(c) Vorderseite des PCB mit bereits verloteten Komponenten. Die beiden SiPMs
sind mittig gut zu erkennen. Links und rechts davon sind in Schwarz die Tempe-
ratursensoren zu sehen.
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und damit die Betriebstemperatur der ASICs haben. Der Unterschied ist fiir den
aktuellen Prototyp entscheidend, da beide Versionen zeitgleich genutzt werden. In
MERMAID-v0 wurden zwei COB ASICs verwendet, bei den Bestellungen fiir die
Erweiterung wurde dann jedoch aufgrund mangelnder Verfiigbarkeit die BGA Versi-
on gewahlt. Das FEB/A wird senkrecht zu den beiden Platinen FEB/I und FEB/S
montiert. Dadurch kann der ASICs leicht gekiihlt werden, dies verhindert gleichzei-
tig, dass sich die Warme auf die SiPMs des FEB/S tbertragt. Zudem ist die Platine
so konzipiert, dass eine rdumliche Trennung der Konnektoren, fiir die analogen Si-
gnale der SiPMs auf der einen Seite und der Konnektor fiir die gemischten Analog-
und Digitalsignale des ASICs auf der anderen Seite, gegeben ist. Dadurch wird die
Rauschiiberlappung der Signale minimiert. Weiterhin ist neben dem ASICs jeweils
ein Temperatursensor zur Uberwachung der Betriebstemperatur platziert.

ASIC Funktion und Firmware

Der TOFPET 2C ASIC ist ein stromsparender, rauscharmer Auslese- und Digitali-
sierungs ASIC, der in 110 nm CMOS-Technologie fiir schnelle Strahlungsdetektoren
mit SiPMs in ToF Anwendungen konzipiert wurde. Der ASIC umfasst Signalverstér-
kungsschaltungen, Diskriminatoren, Digital-Analog-Wandler (engl. digital-to-analog
converter) (DAC) zur Ladungsintegration und Hochleistungs-Zeit-Digitalwandler
(engl. time-to-digital converter) (TDC) fiir jeden der 64 unabhéngigen Kanéle. Der
Vorverstarker ist ein Stromkonverter mit niedriger Impedanz. Zwei Transimpedanz-
Nachverstéarker sind fiir Zeitauflosung und Ladungsintegration optimiert. Jeder Ka-
nal verfligt tiber vier gepufferte analoge Interpolations-TDCs mit einer Zeitunter-
teilung (engl. binning) von 30 ps und Ladungsintegrations-DACs mit linearem An-
sprechverhalten bis zu 1500 pC Eingangsladung. Der ASIC benétigt eine 1,2V sowie
2,5V Stromversorgungen, zwei externe Spannungsreferenzen und einen LVDS-Takt
(engl. Low Voltage Differential Signaling) mit geringem zeitlichem Taktzittern (engl.
Jitter). Es stehen drei spannungsgesteuerte Diskriminatoren mit konfigurierbaren
Schwellenwerten fiir die Zeitmessungen, zur Unterdriickung von Impulsen mit ge-
ringer Amplitude, zum Starten des Ladungsintegrationsfensters und zum Auslosen
des Auslesens von Ereignisdaten zur Verfiigung. Die Diskriminatoren (Vgy, Vo und
Vi) sind integraler Bestandteil einer ereignisgesteuerten Logikschaltung (engl. event-
trigger-logic), wie sind in Abbildung 3.7 dargestellt ist.

Die Logik befindet sich zunéchst im Zustand ready. Uberschreitet die Spannung, also
das gemessene Signal, einen oder mehrere der Schwellwerte, fithrt dies zu einer Ver-
anderung der Werte (high oder low) verschiedener Zustandsanzeigen (engl. trigger,
im Weiteren so bezeichnet). Sobald, verursacht durch den Puls, eine sich verandern-
de Flanke bei einem der trigger T, FE oder () detektiert wird, wechselt die Logik
in den Zustand triggered. Sobald der Wert von trigger B nach einem Signal wieder
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seinem Grundzustand (low) entspricht, wechselt die Logik in den Zustand valida-
te. Ein Signal wird akzeptiert, wenn steigende Flanken sowohl bei trigger T, Q)
und _ F erkannt wurden (Abbildung 3.7, Fall 3). Das Signal wird abgelehnt, wenn
keine drei positiven Flanken erkannt wurden. Nun wechselt die Logik wieder in den
Zustand ready. Wichtig fiir die gesamte Messung sind die Verarbeitungszeiten der
einzelnen Schritte. Erreicht ein Signal den Schwellwert Vi, aber nicht Vg (Abbil-
dung 3.7, Fall 1), so wird es ohne Zeitverlust abgelehnt. Erreicht es auch Vo, aber
nicht Vg (Abbildung 3.7, Fall 2), so vergehen fiinf Zeiteinheiten (engl. clock period)
(entspricht 100ns), bevor ein neues Signal analysiert werden kann.

Grundsétzlich kann der ASICs in zwei verschiedenen Modi arbeiten. Dabei wird im
Time-and-Charge-Modus, auch als Ladungs-Digitalwandler (engl. charge-to-digital
converter) (QDC)-Modus bezeichnet, die Zeit der steigenden Flanke von trigger T
gemessen, sowie die Ladung iiber den Zeitraum integriert, in dem trigger () den
Wert high annimmt. Dadurch wird indirekt die Energie der y-Photonen gemessen.
Im zweiten, dem Dual Time- oder Time-over-Threshold-Modus (ToT) wird die Zeit
der steigenden Flanke vom trigger T' und die Zeit der steigenden Flanke von trig-
ger_E gemessen. Dadurch stehen keine linearen Informationen zur Energie zur Ver-
figung. Fiir alle im Rahmen dieser Arbeit durchgefiihrten Messungen wurde der
QDC-Modus genutzt. Die passende Einstellung der drei Schwellspannungen ist we-
sentlicher Teil der Detektorkalibrierung und wird in Unterabschnitt 3.3.2 detailliert
beschrieben.

FEB/I

FEB/I ist die Schnittstellenplatine (engl. interface) zwischen FEB/D und FEM und
verwaltet die Kommunikation zwischen den FEB/A Platinen und dem FEB/D. Sie
kann entweder direkt oder iiber ein flexibles, 50 cm Flachkabel (SAMTEC HQCD-
030-20.00-TTL-SBL-1-N) an einen beliebigen FEB/D Anschluss angeschlossen wer-
den. Die FEB/I Platine nimmt zwei 64-Kanal-FEB/A Platinen auf. Das FEB/I
verfiigt tiber einen Altera-FPGA und einen Anschluss fiir die Programmierung tiber
das JTAG-Protokoll (engl. Joint Test Action Group ). Ein Umprogrammieren war
in diesem Projekt nur einmalig fiir den Wechsel von COB auf BGA ASICs an einer
der Platinen notwendig.

3.2. Scannergeometrie und mechanischer Aufbau

Die aktuelle Version von MERMAID verfiigt iiber vier der, im vorherigen Abschnitt
beschrieben, Detektormodule. Jeweils zwei Module sind zueinander in einem Winkel
von 33° angeordnet. Der Winkel der Module zueinander ergibt sich aus den Grofien
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Abbildung 3.7.: Logik fiir die Akzeptanz von analogen Signalen im ASICs. Bei
Erreichen der einzelnen Schwellspannungen wird durch steigende oder fallende
Flanken der Zustandsanzeigen iiber die Akzeptanz des Ereignisses entschieden.
Es ist dabei die Reaktion der Logik fiir drei unterschiedliche Félle mit unerschiit-
terlichen Signalen abgebildet. Abbildung adaptiert aus [86].

der verwendeten Platinen, speziell des FEB/S (siche Abbildung 3.8 (a)). Will man
zwei Kristallmatrizen direkt nebeneinander anordnen, um die Liicke zwischen den
angrenzen Kristallen zu minimieren, so ergibt sich der genannte Winkel. Wiirde die-
ser Winkel verkleinert, so vergroflert sich die Liicke zwischen den Kristallmatrizen.
Der Radius des Detektorrings (Zentrum zu Detektoroberfliche) betrégt 33 mm und
ergibt sich aus der jeweils gegeniiberliegenden, kreisformigen Anordnung aller vier
Module, um mittels Rotation einen kompletten Detektorring zu simulieren bzw. um
einen kompletten PET Datensatz aufzunehmen (siehe Abbildung 3.8 (b)). Wenn der
Radius grofler oder kleiner gewéhlt wiirde (technisch durch Prézisions-Verschiebe-
biihnen moglich), so stiinden sich die Module nicht mehr parallel gegentiber. Diese
hitte wiederum Auswirkungen auf die Zahl an Photonen, welche orthogonal zur
Kristalloberflache einfallen konnen; es wiirden mehr Photonen in einem Winkel ein-
fallen, wodurch es unter anderem zu mehr crystal penetration kommen kann. Ein
grofferer Abstand senkt zudem die Sensitivitit des Scanners. Sollte die Veranderung
des Durchmessers also notwendig sein, dann sollte auch der Winkel der Module zu-
einander angepasst werden. Die Entscheidung tiiber genau diese gegeniiberliegende
Anordnung ist nach einer Evaluation, die im Rahmen eines Masterpraktikums (Vo et
al. [88]) in unserer Arbeitsgruppe durchgefithrt wurde, erfolgt. Dabei wurden mit-
tels GATE, einem Monte-Carlo basiertem Simulationstoolkit [89], Studien durch-
gefiihrt. Diese verglichen, wie in Abbildung 3.9 dargestellt, zwei weitere mdogliche
Anordnungen mit gleichem Winkel und Radius gegen die ausgewéhlte Variante. Die
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(b)

Abbildung 3.8.: (a) Anordnung zwei Detektormodule im Winkel von 33°. (b)
Gerenderte Darstellung der vier Module in der derzeit verwendeten Konfiguration
mit Drehrichtung. Das Rotationszentrum befindet mittig zwischen den Modulen.

drei Geometrien wurden in Bezug auf die Grofle des FOV, ihre Moglichkeit der Mes-
sung von LORs und rdumliche Auflésung bei Verwendung unterschiedlicher Quellen
und Phantome verglichen. Die Ergebnisse haben zwar minimal grofiere FOVs fiir die
beiden asymmetrischen Ansédtze ergeben, jedoch jeweils auch eine erheblich kleine-
re Anzahl an gemessenen LORs. Da die rdumliche Auflésung beim symmetrischen
Ansatz die besten Werte liefert, wurde dieser final iibernommen.

Mit dieser Anordnung resultiert der Scannerdurchmesser von 66 mm in einem maxi-
malem geometrischen transaxialen FOV von 27,5 cm Durchmesser. Das axiale FOV
betriagt max. 9,6 mm. Dieses geometrische FOV beschriebt das, durch die Detek-
torpositionen definierte Volumen, in der antiparallele Photonen aus einem Anni-
hilationsereignis als LOR gemessen werden konnen. Dieses geometrische FOV ist
erwartungsgeméafl deutlich grofler als das tatsichlich nutzbare FOV, da die Sensiti-
vitat innerhalb des geometrischen FOV nicht homogenen ist. Die Bezeichnung der
Scanner Achsen kann ebenfalls Abbildung 3.8 (b) entnommen werden. Abbildung
3.10 stellt die Positionen der Module fiir verschiedene Schritte der Rotation dar.
Fir die Ausgangsposition (Schritt eins) sind alle Einzelkristalle der Module ein-
gezeichnet. Fiir die weiteren Schritte sind nur die Positionen der Kristallmatrizen
eingezeichnet. Es ist zu erkennen, dass mit dieser Rotationsgeometrie eine kleine
Uberlagerung der Positionen entsteht, an denen das Objekt dann besser abgetastet
wird als an anderen Stellen. Dies wirkt sich auf die Sensitivitat aus.
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Abbildung 3.9.: Darstellung der simulierten Varianten der Modulanordnung
auf dem 33 mm Radius [88].
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Abbildung 3.10.: Darstellung der Position der Kristallmatrizen in Kreisanord-
nung bei drei Rotationsschritten mit 60° Rotation. Im ersten Rotationsschritt
sind alle Einzelkristalle der vier Module in Rot dargestellt, im zweiten Schritt
sind nur die Moduldimensionen in Blau, im dritten in Pink dargestellt.
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Detektorkopfe

Jeweils zwei Detektormodule sind in einem Detektorkopf zusammengefasst. Dieser
fixiert die beiden Module im angegebenen Winkel zueinander und wird fiir die Befes-
tigung an der Rotationsplatte benotigt. Durch die Bewegung der Module kommt es
zu einer hoheren mechanischen Beanspruchung, insbesondere der Verbindung zwi-
schen Kristallmatrix und SiPM. Diese sollen durch die Befestigung der Module in
den Detektorkopfen abgefangen werden. Wie viele mechanische Bauteile von MER-
MAID, wurden auch die Detektorkopfe durch rechnerunterstiitztes Konstruieren
(engl. computer-aided design) (CAD) mithilfe von Solidworks (Dassault Systemes
- SolidWorks Corporation) konstruiert und anschlieend mittels Schmelzschichtung
(engl. fused deposition modeling) (FDM) 3D-Druck (Ultimaker S5) aus Polylactide
(engl. polylactic acid) (PLA) gefertigt. Neben der mechanisch ausreichend stabilen
Befestigung muss der Detektorkopf auch in der Lage sein, die Detektorkomponen-
ten gegeniiber einfallendem Umgebungslicht abzuschirmen, welches die Messung des
Szintillationslichts stark beeinflusst. Daher wurde beim Druck ein schwarzes PLA-
Filament sowie eine hundertprozentige Fillung des Bauteils ausgewahlt. Um an
Stellen, die konstruktiv bedingt diinner ausfallen sowie an den Ubergingen zu den
Modulen, durchscheinendes, sowie einfallendes, Licht weiter zu minimieren, wurden
die Oberflichen der gedruckten Bauteile mit schwarzem, 100% lichtabsorbierendem
Aluminiumklebeband (THORLABS T205) abgeklebt. Da dies bei Kontakt mit elek-
trisch leitenden Flachen, aufgrund von Kurzschliissen, problematisch sein kann, wur-
de dort ein aluminiumfreies schwarzes Klebeband (THORLABS T137) eingesetzt.
Wie in Abbildung 3.11 (a) dargestellt, werden die Detektormodule von hinten in die
Bauteile eingefiigt. Diese werden mithilfe kleiner, ebenfalls 3D gedruckter Klammern
und Schrauben fixiert. Die Kristallmatrizen werden dann von vorne in die passge-
naue Offnung iiber den SiPMs des jeweiligen Moduls eingefiigt. Abgedeckt und fixiert
werden die Kristallmatrizen mit einer gedruckten Abdeckung. Diese wird mit jeweils
zwel Schrauben befestigt und tibt damit einen definierten Druck (je nach Anzahl der
Schraubendrehungen) auf die Matrix aus. Diese Konstruktion wurde urspriinglich
konzipiert, um das optical grease auch bei rotierenden Modulen einsetzen zu konnen.
Nachdem die Kristalle an die SiPMs geklebt wurden (Unterabschnitt 3.1.2), wére
eine gesonderte Befestigung von vorn nicht mehr notwendig. Die Halterung konnte
allerdings eingesetzt werden, um den optischen Klebstoff mit der gleichen Technik
wie das grease aufzubringen, um so die gesammelten Erfahrungen iiber die Menge
und den Anpressdruck zu nutzen.

Nach Einbau stehen die Module nun so in der Halterung, dass tiber die seitlichen
Offnungen ein groBer Luftaustausch moglich ist, um die ASICs im Betrieb zu kiih-
len. Pro Seite des Detektorkopfes ist ein Liifter (Y.S. TECH FD126010MS) mit
einem maximalen Luftstrom von 0.595 m?/min verbaut. Der Liifter ist so orientiert,
dass die Luft in Richtung des ASICs geleitet wird. Diese Richtung hat sich bei vor-
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(a) (b)

Abbildung 3.11.: (a) Explosionsansicht des Detektorkopfes zur Veranschauli-
chung des Einbaus von FEM und Kristallmatrix. Der Detektorkopf ist hier trans-
parent dargestellt. (b) Abbildung eines bestiickten Detektorkopfes des aktuellen
Prototyps.

ausgegangenen Tests unter Berticksichtigung der ASIC Temperaturen als effektiver
erwiesen. Zusatzlich wurden Aluminiumkiihlkérper mit temperaturleitfahigem Kleb-
stoff direkt auf den ASICs angebracht. Die Stromversorgung aller Liifter erfolgt tiber
ein externes 12V Netzteil; die Liifterkabel werden zusammen mit den Datenkabeln
der Module gefiihrt, sodass es nicht zu Problemen wahrend der Rotation kommt.

Rotation und mechanische Komponenten

Fiir eine vollstandige Datenaufnahme ist, wie bereits beschrieben, eine Rotation der
Module notwendig ist. Fiir den Prototyp wurde ein mechanischer Aufbau konzi-
piert, der dies mit der nétigen Prazision ermoglicht. Dieser Teil des Aufbaus wurde
bereits aus dem ersten PoC tibernommen. Abbildung 3.12 zeigt diesen Aufbau so-
wie die damit einhergehende Achsenbezeichnung. Die Detektorkopfe sind auf einer
Aluminiumscheibe montiert, welche Kugelgelagert an einer Achse befestigt ist. Der
Antrieb erfolgt iiber einen 3M-Zahnriemen mit zwei unterschiedlich grofien Zahn-
ridern (14 und 72 Zihne) und somit einer groen Ubersetzung von 1 zu 5,14. Das
grofere der beiden Zahnréder ist hinter der Aluminiumscheibe auf der Achse plat-
ziert und mit der Scheibe verschraubt. Als Motor, der das kleine Zahnrad antreibt,
wird ein bipolarer NEMA17 Schrittmotor des Herstellers Pololu (Las Vegas, USA)
mit maximal 1,7 A pro Phase und einem daraus resultierenden Haltemoment von
3,7kg/cm verwendet [90]. Der Motor wird mit dem Motortreiber DRV8825 betrie-
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Abbildung 3.12.: Rotierende Scheibe, auf der die beiden Detektorképfe mon-
tiert sind. Links davon ist der Schrittmotor mit Riemen zu erkennen, mittig dar-
iiber sind die Kreuzlaser platziert. Die Systemachsen sind in Rot eingezeichnet.

ben. Die Ansteuerung erfolgt durch einen Arduino Mega 2560. Der Arduino ist tiber
eine serielle Schnittstelle mit dem Messcomputer verbunden und wird bei der Daten-
aufnahme synchron zur Messung angesteuert (siehe Abschnitt 3.4). Die Bewegung
des Motors erfolgt im Mikroschritt-Modus (engl. microstepping), sodass anstatt der
normalen 200 Schritte (1,8°) pro Rotation 1/32 des Schrittes moglich ist, somit
wird eine Prazision von 0,056° erreicht. Dies ermoglicht eine prazisere Bewegung
bei gleichzeitig erhohter Laufruhe. Um bei diesen Mikroschritten das Haltemoment
aufrechterhalten zu kénnen wird der Motor mit einer Spannung von 24 V betrieben.
Die tatsédchlich angelegt Stromstarke pro Motorspule kann mit einem Potentiome-
ter am Motortreiber prézise justiert werden. Um eine immer gleiche Startposition
zu erreichen, wurde ein Mikroschalter so verbaut, dass der Motor vor Beginn jeder

Bewegung zunéchst bis zu dieser Schalterposition und erst dann an die gewiinschten
Winkelbereiche fahrt.

Um Quellen, Phantome und die Fischkammer moéglichst im Zentrum des FOV plat-
zieren zu konnen, wurde ein Kreuzlaser auf der rotierenden Scheibe verbaut, dessen
Linien sich genau im Zentrum der Rotation kreuzen. Die Proben wurden zu Be-
ginn auf einer analogen Verschiebebithne im Scanner platziert. Auf dieser war ein
Stativ mit einem 90°-Adapter verschraubt. Die Position entlang der Rotationsachse
(z-Achse) des Scanners konnte damit im submilimeter Bereich prézise manuell einge-
stellt werden. Die Position entlang der x-Achse war fest justiert, die y-Achse konnte
manuell, aber nicht prazise eingestellt werden, hierbei wurde meist ein Punktlaser
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3.2. Scannergeometrie und mechanischer Aufbau

fir die Justierung der korrekten Hohe der Probe genutzt. Um diese Positionierung
nun zu verbessern und nach Moglichkeit auch zu automatisieren, wurde eine mo-
torisierte mechanische Biithne eingebaut (Abbildung 3.12 (b)). Diese Bithne wurde
mitsamt diverser Anbauteile wie Positionsencodern und Hall-Sensoren aus einem al-
ten Kleintier PET Scanner (Philips MOSAIC) ausgebaut. Dabei ist es méglich, die
z-Achse iiber einen Bereich von 50 cm und die y-Achse in einem Bereich von 8 cm
zu verschieben. Da die originale Motor- und Sensorsteuerung nicht mehr kompati-
bel war, wurde im Rahmen einer von mir betreuen Bachelorarbeit (Unterabschnitt
A.5.2.3) eine Ansteuerung neu implementiert. Dabei werden die beiden 24V DC-
Motoren der Achsen mit einem Arduino Motortreiber-Board (Seeduino 4A Motor
Shield) und einem Arduino Mega angesteuert. Die manuelle Bedienung der z- und
x-Achse erfolgt tiber eine kabelgebundene Bedieneinheit per Joystick. Um zu ver-
hindern, dass Proben zu weit in Richtung des Detektors gefahren werden, sind auf
beiden Enden der z-Achse Endschalter verbaut. Mithilfe eines manuellen und eines
automatischen Fahrprogramms kénnen verschiedene Positionen angefahren werden.
Im automatischen Programm werden die Positionen mittels dreier Hall-Sensoren
bestimmt. Es besteht die Moglichkeit, weitere Programme spezifisch einzuprogram-
mieren, etwa um automatisch verschiedene Positionen anzufahren. Die Position der
Probe auf beiden Achsen kann mit Hilfe zweier Rotationsencoder ausgelesen werden.
Dabei wird auf der x-Achse im Automatikprogramm eine Prézision von 0,01 mm er-
reicht, die y-Achse wird bisher nur manuell gefahren. Fiir diverse Arten von Proben,
etwa radioaktive Quellen, Bildqualitatsphantome oder die Bildgebungskammer gibt
es verschiedene (3D-gedruckte) Aufsitze, die alle an der Probenhalterung der Biithne
montiert werden konnen. Weitere Anpassungen der Probenhalterung sind durch die
Nutzung des 3D-Drucks sehr schnell und kostengiinstig moglich.

Die soeben beschriebenen Aufbauten sind in einem Gestell aus Aluminiumprofi-
len verbaut. Das Gestell ist dabei so konzipiert, dass alle Komponenten des MER-
MAID Prototyps im Inneren platziert werden konnen. Dies beinhaltet die Detek-
toren, die Ausleseelektronik, die Motorsteuerungen, die Stromversorgungen sowie
den Auslesecomputer. Der gesamte Prototyp hat dabei Aulenmafle von (LxBxH)
120x50x 144 cm?. Das Gestell verfiigt iiber vier Luftreifen, die dafiir sorgen, dass der
Prototyp mobil bleibt und somit in unterschiedlichen Laboren zum Einsatz kommen
kann. Fiir eine Messung wird das Gestell auf ausfahrbare Standfiifie gestellt, um eine
Bewegung des gesamten Prototyps durch die Bewegung der Detektorkomponenten
zu unterbinden.
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3. Der MERMAID PET-Prototyp

Abbildung 3.13.: (a) Komplett montierter MERMAID Prototyp. Im unteren
Bereich des Aufbaus sind der Messcomputer sowie weitere Elektronik unterge-
bracht. (b) Motorisierte Bithne nach Einbau in den Prototyp.

ASIC Kalibrierung Schwellwert Energiekalibrierung

Optimierung

« Messung verschiedener
Energien

« Appoximation des SiPM

Verhaltens

« Energiespektren pro Kanal
« Verhiltnis Peak zu
Hintergrund

« Spannungsdiskriminatoren
« Impulsuntergrund
« Grundrauschen

Abbildung 3.14.: Ablaufdiagramm des Kalibrierungsprozesses in MERMAID.

3.3. Detektorkalibrierung

Die Kalibrierung umfasst mehrere Schritte, die mehr oder weniger héufig wiederholt
werden miissen, um die Qualitdt der Messungen aufrechtzuerhalten. Es wird dabei
zwischen den Kalibrierungen unterschieden, welche Seitens der Auswerteelektronik
notwendig sind und denen, die fiir eine optimale Bildgebung erforderlich sind. Ab-
bildung 3.14 gibt einen Uberblick, die einzelnen Schritte werden in den néchsten
Abschnitten erklart.

3.3.1. ASIC Kalibrierung

Bei der erstmaligen Inbetriebnahme des PETsys Systems, bei hardwareseitigen Ver-
danderungen (z.B. durch Verandern der Anschlussposition von Detektormodulen am
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FEB/D) oder wesentlichen Anderungen der Messumgebung (Temperaturverinde-
rungen im Labor, Transport des Systems etc.) muss eine Konfigurierungs- und Ka-
librierungsprozedur durchgefiihrt werden, die alle werksseitigen Detektorparameter
sowie die Spannungsschwellwerte fiir die Datenaufnahme ermittelt und setzt. Die
Beschreibung dieser Prozedur in den fiir MERMAID relevanten Teilen wurde im
Wesentlichen aus [86, 91] iibernommen. Die primére Konfiguration erfolgt mittels
einer Reihe, in der PETsys Firmware gegeben Befehle, die nacheinander ausgefiihrt
werden miissen. Dabei werden diverse Umsetzungstabellen erzeugt. In diesen Tabel-
len kénnen die Parameter fiir Bias-Spannungen und dazugehorige Kalibrierungsein-
stellungen gesetzt und gespeichert werden. Dies erfolgte ebenfalls fiir QDC und TDC
Kalibrierungseinstellungen, welche aus der im Anschluss stattfindenden PETsys Ka-
librierungsroutine gespeichert werden. Zudem steht eine Tabelle zur Verfiigung, die
pro Kanal die Schwellspannungen fiir die drei Diskriminatoren beinhaltet. Fiir die
Bias-Spannungen wurden die, unter Unterabschnitt 3.1.3 genannten, Werte gesetzt.
Die Diskriminatoren vth_t1, vth_t2 und vth e werden zunéachst mit dem Wert 20
initialisiert. Dabei handelt es sich um einheitslose Parameter, welche intern durch
die Formeln

V1 = (63 — vth_t1) x Vig, 11 (3.1)
VTQ = (63 — "UthitQ) X ‘/lsbiTQ (32)
VE = (63 — vthie) X VESb?E (33)

in eine applizierte Spannung (Vry, Ve und Vi) umgerechnet werden. Dabei sind
Visb 11, Visb 12, und Vig, g globale Multiplikatoren, die nur fiir alle Kanale gleichzei-
tig gesetzt werden kénnen. Die angelegten Spannungen der Multiplikatoren kénnen
iiber die Parameter disc lsb_x in einem Spannungsbereich von 0-20mV variiert
werden, wie in Abbildung 3.15 dargestellt. Die globalen Multiplikatoren werden hier
nach Moglichkeit schon mit dem passenden Wert gesetzt und im weiteren Verlauf
nicht mehr verdndert. Die Anpassung dieser Werte ist dann nicht mehr Teil einer
regelméfBigen Routine, wie das Anpassen der Schwellwerte pro Kanal, muss aller-
dings einmal durch Messungen bestimmt werden, siehe Unterabschnitt 3.3.2. Ein
weiterer Parameter, der im Rahmen der Vorkalibrierung angepasst wurde, ist die
ASIC interne Verstiarkung (gain) bei der Digitalisierung des Signals. Umso grofer
die Verstarkung, desto breiter wird die Verteilung der gemessenen Energien (in DAC-
Einheiten). Fir die Einstellungen des gain werden zwei globale Parameter variiert,
die zusammen die Verstarkung bestimmen. Einer der beiden Werte regelt dabei den
Bereich des Eingangsstroms des Signals, der andere die Stromstarke wahrend der
Integration des Eingangssignals. Die Werte wurden so gesetzt, dass dies einer Ver-
starkung von 3,65 entspricht. Dies ist der hochstmoglich wahlbare Wert und wurde
basierend auf Erfahrungen wihrend der initialen Tests mit MERMAID-v0 gewéhlt.

Alle Tabellen und die gesetzten Parameter werden in einer Konfigurationsdatei
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Abbildung 3.15.: Zusammenhang zwischen definierbarem Parameter und der

daraus resultieren Spannung Vg, , zwischen 0 und 20 mV. Diese gilt fiir alle drei
Multiplikatoren [86].

(config.ini) integriert und abgespeichert. Diese Datei wird immer bei der Daten-
aufnahme und Weiterverarbeitung verwendet. Abschlieend wird eine Kalibrierungs-
routine von PETsys durchgefiihrt, welche eine Vorkalibrierung der Diskriminatoren
und der TDCs durchfithrt. Bei ersterem wird durch eine Verédnderung der Schwell-
werte der Impulsuntergrund (engl. baseline /zero) gesucht und das Grundrauschen
(engl. noise) abgeschatzt (siehe Abbildung 3.16). Dies geschieht unterhalb der Ugg.
Es ist zu erkennen, dass der Energieschwellwert (in Rot) starker schwankt als die
anderen beiden Diskriminatoren. Zusétzlich wird dabei bei angelegter Uggr ein Scan
auf den Anteil an Dunkelrauschen durchgefithrt. Die TDC Vorkalibrierung nutzt
Testimpulse, um die Zeitauflosung fiir die Detektorkanéle abzuschétzen. Das Ergeb-
nis dieser Routine gibt einen guten ersten Uberblick, ob alle Detektorkomponenten
grundsétzlich funktionieren. Wenn dabei keine Auffalligkeiten vorhanden sind, kann
mit den néchsten Kalibrierungsschritten fortgefahren werden. Eine Variation der
globalen Parameter macht eine komplette Neukalibrierung erforderlich.

3.3.2. Schwellwert-Optimierung

Sobald die ASIC Grundkalibrierung abgeschlossen ist, konnen mit den Detektor-
modulen Messdaten aufgenommen werden. Um zu verifizieren, ob die gewéhlten
Parameter und vor allem die Schwellwerte zu korrekten Messungen fithren, werden
die gemessenen Energiespektren analysiert. Ein gutes, mit MERMAID gemessenes,
Spektrum ist in Abbildung 3.17 (a) abgebildet. In diesem ist der Photopeak klar
gegeniiber dem (Compton)-Hintergrund abgegrenzt. Zum Vergleich findet sich ein
sehr gutes, mit einem Gammaspektrometer gemessenes, Spektrum in Abbildung 3.24
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Abbildung 3.16.: Ergebnisse der Vorkalibrierung fiir Modul 1, SiPM 1 fiir alle
drei Diskriminatoren vth_t1, vth_t2 und vth_e (farblich markiert).

(a). In einem Spektrum ist insbesondere die Breite des Spektrums, die Position des
Photopeaks sowie der Anteil des Rauschens entscheidend. Als Photopeak werden
diejenigen Messwerte im Spektrum bezeichnet, deren Energie vollstandig tiber den
Photoeffekt an das Szintillationsmaterial iibertragen wurde. Da das gesamte System
immer mit dem Fokus auf eine moglichst guten Energiekauflosung und nicht auf eine
moglichst guten Zeitauflosung kalibriert wird, stehen hier vorwiegend die Parameter
Viss, g und vth__e im Vordergrund, welche einen Einfluss auf das gemessenen Ener-
giespektrum haben. Ein spezieller Fokus auf Zeitoptimierung, welche durch eine An-
passung von Vig 71, Visy, 12 und den dazugehorigen vth_t1 und vth_t2 geschehen
wiirde, ist bei MERMAID nicht erforderlich, da aufgrund des kleinen Detektordurch-
messers von nur 66 mm die Nutzung von ToF-Informationen zur Verbesserung der
rdumlichen Auflosung nicht moglich ist. Um dies bei einem solch kleinen System
umzusetzen, misste eine Zeitauflosung kleiner als 110 ps erreicht werden. Diese Zeit
bendtigt ein Photon, um den halben Detektordurchmesser zurtickzulegen. Nichtsde-
stotrotz wurden umfangreiche Messungen zur Auswirkung unterschiedlicher Werte
fir vth_t1 und vth_ t2 durchgefiithrt. Dabei wurden die Schwellwerte fiir ausgewéahl-
te Kanale systematisch erhoht und untersucht, ob dies einen Einfluss auf die Position
des Photopeaks im Spektrum hat. Dies geschah zudem mit unterschiedlichen Ugy.
Abbildung 3.18 (a) zeigt exemplarisch fiir einen Kanal, dass unabhéngig von der
gewahlten Bias-Spannung die Verdnderung von vth_t1 und wvth_t2 keine signifi-
kante Anderung der Photopeak Position bewirkt. Abbildung 3.18 (b) zeigt zudem,
dass auch eine unabhéngige Veranderung der beiden Zeit-Schwellwerte bis zu einem
Wertebereich von 45 keinen Einfluss auf die Position hat und somit das Spektrum
nicht verdandert. Aufgrund dieses geringen Einflusses auf das Spektrum werden die
globalen disc_[sb_t1 sowie disc_[sb_t2 in weiteren Kalibrierungen nicht mehr ver-
andert und auf den Wert 51 festgesetzt; vth_t1 und vth_t2 kénnen im Weiteren
zwar noch angepasst werden, es zeigte sich allerdings, dass hier Werte von 20 als
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Abbildung 3.17.: (a) Gutes Spektrum einer 2?Na Quelle (Tabelle 3.2) mit hoher
Statistik (im Vergleich zu einer Messung wéahrend der automatischen Schwellwert
Optimierung) sowie passend gefunden Photopeak-Fit (Rot). Der Photopeak ist
klar vom Hintergrund abtrennbar. Rechts vom Photopeak sind Compton gestreu-
te Ereignisse des 1275 keV Gammapeaks sichtbar. (b) Spektrum aus der gleichen
Messung fiir einen anderen Kanal, bei dem Vg zu niedrig eingestellt ist. Der Pho-
topeak wird dennoch gefunden.

Standard genutzt werden konnen.

Auch fir vth_e wurden mehrere Werte bei verschiedenen Ugy gemessen (exempla-
risch in Abbildung 3.18 (c) dargestellt). Dort ist ersichtlich, dass sich die Verén-
derung des Energie-Schwellwerts keinen Einfluss auf die Photopeak Position hat.
Sowohl in Abbildung 3.18 (a) als auch in (b) wird allerdings ersichtlich, dass die
Position des Photopeaks durch die Verdnderung von Ugy beeinflusst werden kann.
Durch eine Erhéhung der angelegten Spannung wird das Spektrum weiter in den
hochenergetischen Bereich verschoben und insgesamt verbreitert. Es lasst sich somit
festhalten, dass die Photopeak Position durch keinen der drei Schwellwerte, jedoch
durch die Ugy beeinflusst werden kann. Wéhrend der Messungen hat sich unter
Betrachtung des Gesamtspektrums jedoch gezeigt, dass die Schwellspannung Vg
den Rauschanteil im niederenergetischen Bereich des Spektrums sowie Bereiche des
Compton-Kontinuums beeinflusst, siehe Abbildung 3.17. Umso hoher die Spannung
gewihlt wird desto mehr niederenergetische Ereignisse werden bei der Digitalisie-
rung nicht mehr akzeptiert. Bei Messungen mit niedrigen Schwellspannungen kénnen
in den Spektren im niedrigen Energie Bereich sehr hohe Zéhlraten (engl. counts) re-
gistriert werden, die nicht mit Compton gestreuten Photonen zu erkléren sind. Ziel
ist es, die Schwellspannung so weit zu erhéhen, dass nur noch Detektionen, die in
einem physikalisch sinnvollen Bereich liegen, wihrend der Digitalisierung akzeptiert
werden. Schon bei der manuellen Kalibrierung der Schwellwerte ist aufgefallen, dass
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Abbildung 3.18.: (a) Anderung der Photopeak Position in Abhingigkeit vom
eingestellten Zeit-Schwellwert bei unterschiedlichen Ugy; vth_t1 ist dabei gleich
vth_t2. (b) Anderung der Photopeak Position in Abhiingigkeit vom eingestellten
Zeit-Schwellwert vth_ t2 fiir zwei exemplarische Kanéle bei festem vth_t1 = 10.
(c) Anderung der Photopeak Position in Abhéngigkeit vom eingestellten Energie-
Schwellwert bei unterschiedlichen Ugy und festen vth t1 = vth t2 = 10.

durch die unterschiedlichen Verstarkungen der einzelnen SiPM Kanéle bei einem fes-
ten Multiplikator disc_lsb e kein Wert fiir vth e gefunden werden kann, der den
soeben genannten Kriterien fiir die Einstellung des Spektrums entspricht. Wird also
ein niedrigerer Wert fiir disc_[lsb__e und somit letztendlich eine hohere Spannung Vg
gewdhlt (siehe Abbildung 3.15), so kann im Spektrum ein Verhéltnis von Photopeak
zu Hintergrund eingestellt werden. Mit der Erhohung des Multiplikators geht aller-
dings einher, dass eine Anderung des vth_ e um einen Wert einen gréBeren Effekt auf
das Spektrum hat. Dadurch kann es bei SiPM Kanélen mit niedriger Verstarkung
dazu fithren, dass im Spektrum entweder zu viel oder wenig des niederenergetischen
Bereichs unterdriickt wird. Fiir die Detektormodule des aktuellen Prototyps hat sich
eine hohe Schwellspannung (disc_lsb_e = 25) als guter Kompromiss erwiesen, um
alle Kanéle mit dem zur Verfiigung stehenden vth_e Wertebereich zu kalibrieren.
Damit liegt Vg deutlich iber den Spannungen Vi und Vis.

Automatische Schwellwert-Optimierung

Eine manuelle Optimierung jedes einzelnen der 512 Kanéle fiir einen passenden
vth__e Wert ist sehr zeitaufwendig und erfordert zudem Erfahrung mit den Auswir-
kungen der Werte auf das Spektrum. Dabei wurde das Spektrum einer Natrium-
22 (*¥Na) Quelle pro Kanal 60s gemessen, um eine ausreichend hohe Statistik zu
generieren. Daraufhin wurde das Spektrum fiir einen Kanal angezeigt und der ent-
sprechende vth e Wert nach oben oder unten korrigiert. Die Einschatzung, ob der
Wert anschlieend richtig eingestellt ist, war rein subjektiv. Um dieses Verfahren
zu beschleunigen und einen objektiven Vergleichsparameter zu erhalten, nach dem
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3. Der MERMAID PET-Prototyp

jederzeit und von jedem vergleichbar gut kalibriert werden kann, wurde eine automa-
tische Prozedur implementiert, die den Anteil an counts im Bereich des Photopeaks
gegentiber der Gesamtzahl der counts im Spektrum vergleicht (engl. photopeak ra-
tio).

Uber eine, in Matlab implementierte, graphische Nutzeroberfliche (engl. graphical
user interface) (GUI) (Abbildung 3.19) kénnen die Ugy, vth_t1, vth_t2 und vth_e
fiir einen bestimmten, wiahlbaren Kanal angezeigt, gedndert und gespeichert wer-
den. Anderungen der eingestellten Werte werden erst nach einer Messung sichtbar.
Deren Ergebnis kann direkt in der GUI als Energiespektrum dargestellt werden. Die
eigentliche automatische Kalibrierung erfolgt nach Auswahl der zu kalibrierenden
Kanile (alle Module, einzelne Module oder nur spezifische Kanéle) und der Wahl
des Photopeak Anteils. Der iterative Prozess startete mit einer 60s Messung einer
2Na Punktquelle mittig im FOV. Nach der Messung werden die Spektren fiir jeden
einzelnen Kanal bestimmt und die aktuellen Schwellwerte aus dem System ausge-
lesen. Liegen fiir einen Kanal keine Daten vor, wird der vth_e Wert um die Zahl
finf verringert. Wenn es sich nicht um einen defekten Kanal handelt, kann dieses
Vorgehen dazu fiihren, dass Ereignisse gemessen werden, die zuvor in der Digitali-
sierung durch einen zu hohen Wert unterdriickt wurden. Fiir die Bestimmung des
Photopeak Anteils ist es entscheidend, dass der Photopeak durch eine Anpassungs-
funktion (engl. fit, im weiteren Photopeak-Fit) moglichst gut bestimmt wird. Dies ist
relevant, um mittels der FWHM den Bereich und damit die Anzahl an counts unter
dem Photopeak zu definieren. Fiir einen optimalen Photopeak-Fit wurden im Laufe
dieser Arbeit verschiedene Ansétze entwickelt, die unter Unterabschnitt 3.5.1 detail-
liert beschrieben werden. Eine Abfrage garantiert, dass ein verlasslicher Photopeak
gefunden wurde, indem dessen Breite eine Maximalbreite (10 DAC-Einheiten) nicht
iiberschreiten darf. Dieser Maximalwert hat sich experimentell als ausreichend her-
ausgestellt. Wird ein Photopeak durch dieses Kriterium abgelehnt, so wird vth_ e um
einen Wert erhoht und im néchsten Durchgang der Messung erneut ein Photopeak-
Fit gesucht. Ist ein Peak gefunden, so wird das Verhaltnis zum Gesamtspektrum
berechnet. Unterschreitet dieses einen Wert von 20%, so wird vth e um einen Wert
verringert. Liegt das Verhaltnis zwischen 20% und dem vom Nutzer gesetzten ma-
ximalen Wert (maximal 50%), gilt vth_e fiir diesen Kanal als kalibriert und wird
in einer entsprechenden Liste markiert. Liegt der Wert iiber dem maximalen Anteil,
so wird vth__e verringert. Die Anzahl an Iterationen tiber diesen Vorgang wird kon-
tinuierlich mitgezahlt. Sobald alle Kanéle kalibriert sind, wird der Prozess beendet.
Die maximale Anzahl an Iterationen ist aus Griinden der Zeitoptimierung auf 20
festgelegt. Ab Tteration 10 werden die Werte deutlich erhoht oder verringert (£2).
Dies ist bei Kanélen notwendig, deren interne Verstarkung sich stérker von den
anderen Kanélen unterscheidet und deren vth e daher stirker vom Mittelwert ab-
weicht. Konnten Kanale nach 20 Iterationen nicht innerhalb der Kriterien kalibriert
werden, so gibt die GUI diese aus. Die Kanéle miissen manuell tiberpriift werden,
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Abbildung 3.19.: Abbildung der implementierten GUI zur automatischen Ka-
librierung der vth_ e Schwellwerte. Oben links sind alle Einstellmoglichkeiten fiir
die Schwellwerte, unten links Informationen zum Spektrum und rechts das Spek-
trum (einer 60s 22Na Messung) eines einzelnen Kanals angeordnet.

was ebenfalls innerhalb der GUI geschieht.

3.3.3. Energiekalibrierung

Die bisher gezeigten Energiespektren weisen die Energie auf der x-Achse in DAC-
Einheiten aus, welche noch keiner physikalischen Einheit entspricht. Das ist ausrei-
chend fiir die Kalibrierung der ASIC Parameter und Schwellwerte. Um fiir die PET
Bildgebung verlasslich Koinzidenzen finden zu konnen (siehe Unterabschnitt 3.5.2),
muss jedoch ein Energiefenster ausgewahlt werden. Dieses Fenster wird fir PET
normalerweise in einem bestimmten Bereich um den 511keV Photopeak gewéhlt.
Um dieses Verfahren auch auf MERMAID anwenden zu kénnen, muss ebenfalls eine
Energiekalibrierung vorgenommen werden. Dabei wird grundséatzlich versucht, den
DAC-Einheiten aus der Digitalisierung der SiPM Signale eine physikalische Einheit,
in diesem Fall keV, zuzuweisen. Diese geschieht, indem verschiedene radioaktive
Quellen mit unterschiedlichen, vom Detektor messbaren, Emissionsenergien gemes-
sen werden. Bei der Wahl der Quellen ist zu beachten, dass die Emissionsenergien
nicht zu nahe aneinander liegen diirfen, um eine Uberschneidung der Photopeaks zu
verhindern. Die Uberschneidungen wiirden es unmdglich machen, die verschiedenen
Energien den dazu gehéren DAC Werten zuzuordnen. Fiir MERMAID wurden die
Isotope Barium-133 (1**Ba), Na (Quelle 1) und Caesium-137 (**Cs) mit den cha-
rakteristischen Energien 356 keV, 511 keV und 662 keV gewéhlt (siehe Abbildung 3.24
und Tabelle 3.2). Jedes der Nuklide wurde statisch im Zentrum des FOV platziert
und fiir 1800s gemessen. Fiir alle Messungen werden fiir jeden Kanal daraufhin die
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3. Der MERMAID PET-Prototyp

Photopeak Positionen bestimmt. Dies geschieht erneut durch eine Photopeak Fit-
Funktion (Unterabschnitt 3.5.1). Wenn die Photopeak Positionen bestimmt und den
Energien der Nuklide zugeordnet sind, kann anhand dieser Daten die Kalibrierkurve
bestimmt werden. Da das Verhalten von SiPMs iiber einen grofien Energiebereich
nicht als linear bezeichnet werden kann, muss hier eine Kurve gefunden werden, die
das saturierende Verhalten der SiPMs fiir hohe Energien mit einbezieht. Es wird
dafiir eine Kalibrierkurve nach Roncali et al. [92] adaptiert:

Np ot
Ny = N,(1 — e PPER, (3.4)

Die urspriingliche Formel beschreibt die Anzahl an feuernden (also ein Signal ausge-
benden) SiPM Zellen Ny in Abhéngigkeit der Anzahl an gemessenen Photonen N,
der Gesamtanzahl an Zellen pro SiPM Kanal N, sowie dessen PDE. Die Anzahl an
feuernden Zellen kann hierbei als das Ergebnis der Messung des SiPMs (DAC-Wert)
betrachtet werden. Da allerdings nur die Zahl an counts x, nicht aber die Anzahl
an ankommenden Photonen sowie die genaue PDE bekannt ist, werden diese durch
zwei, zu optimierende Parameter a und b ersetzt:

bx

flz)=a(l —e o). (3.5)

Die Optimierung wird mittels der Matlab eigenen Funktion fitnlm durchgefiihrt.
Die Funktion passt ein nicht lineares Regressionsmodell an, das den Spaltenvektor y
als Antwortvariable, hier die Photopeak Position in DAC Einheiten, und die Spalten
der Matrix x als Prédiktorvariablen, hier die bekannten Isotopenemissionsenergien
in keV, verwendet. Zudem werden die angepasste Funktion 3.5 sowie der Fehler der
Photopeak Position der Messung mit iibergeben. Der Fehler, hier die FWHM des
Photopeak Fit, definiert dann eine Wichtung, die der inversen FWHM entspricht.
Dies fithrt dazu, dass die Positionen, welche eine groflere FWHM und somit eine ho-
here Ungenauigkeit in der Positionsbestimmung aufweisen, bei der Optimierung der
Funktion weniger stark berticksichtigt werden. Statistische Schwankungen kénnen
mit diesen Fehlern aber nicht beriicksichtigt werden. Abbildung 3.20 zeigt beispiel-
haft fiir drei Kanéle, wie das Ergebnis dieser Optimierung aussieht. Dieses Verfahren
wurde mehrfach zu verschiedenen Zeitpunkten durchgefiihrt, es gab dabei keine er-
kennbaren Abweichungen des Verhaltens zwischen den Zeitpunkten.

Im Rahmen dieser Arbeit wurde untersucht, ob es moglich ist, eine Energieka-
librierung mittels des nativ in den LYSO Szintillationskristallen vorkommenden
Lutetium-176 (1"*Lu) durchzufiihren. Dieses Isotop hat y-Emissionsenergien bei 202
und 307keV (Abbildung 3.21 (a)), welche sich fiir die Kalibrierung im niederenerge-
tischen Bereich gut eignen. Messungen mit dem ersten MERMAID Prototyp haben
gezeigt, dass iiber eine lange Messzeit ein '"*Lu Spektrum aufgenommen werden
kann. Dabei war es jedoch nicht moglich, die Peaks automatisch zu detektieren, um
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Abbildung 3.20.: Darstellung der Kalibrierkurven fiir drei Kanéle. Die Daten-
punkte zeigen die gemessenen Photopeak Positionen (in DAC-Einheiten) gegen
die bekannte Gammaemission, der Fehlerbalken zeigt die FWHM des Fits der
jeweiligen Messungen.

die Positionen dann wie zuvor beschrieben fiir die Kalibrierung zu nutzen. Beim
aktuellen Prototyp hat sich gezeigt, dass auch tiber eine sehr lange Messzeit von 5h
mit den gesetzten Kalibrierungsparametern im Spektrum keine Peaks bei den ent-
sprechenden Energien gefunden werden konnen. Das hier gezeigte Spektrum wurde
mit der, im vorherigen Absatz genannten, Methode kalibriert, um mogliche Peaks an
den entsprechenden Energien besser unterscheiden zu konnen. In Abbildung 3.21 (b)
ist zu erkennen, dass das Spektrum mit dem gesetzten vth_e Werts des Kanals im
Bereich um 200 keV abgeschnitten wird. Es ist somit nicht klar abzugrenzen, ob der
Peak nur einen Rauschuntergrund darstellt oder ob hier ungestreute Photonen des
176 u Zerfalls detektiert wurden. Auch fiir das unkalibrierte Spektrum bestétigt sich
dieses Verhalten, sodass ein Einfluss der angewendeten Kalibrierung ausgeschlossen
werden kann. Fir die Kalibrierung kann der Lutetium-Hintergrund der Kristalle
somit nicht genutzt werden.

3.4. Datenaufnahme

Fir die Datenaufnahme mit dem MERMAID Prototyp gibt es zwei Verfahren.

1. Werden nur statische Messungen aus einer Detektorposition benétigt, ist also
keine PET Bildgebung vorgesehen, wie etwa fiir Kalibrierungsmessungen, so
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Abbildung 3.21.: (a) Messung der y-Emissionen (300s) der MERMAID LYSO
Kristalle mit einem Kromek GR1 Halbleiter-Gammaspektrometer. Erkennbar
sind die !"®Lu Emissionslinie bei 202 und 307 keV. (b) Energiespektrum der Mes-
sung des LYSO Hintergrunds der Kristalle (18000s) fiir einen Detektorkanal.

konnen Messungen mit einer Reihe von Kommandozeilenbefehlen durchgefiihrt
werden.

. Wenn allerdings PET Daten, also Messungen mit Rotation um das Objekt,

aufgenommen werden, so ist fiir die Nutzung eine Matlab GUI implementiert
worden (Abbildung 3.22). Diese nutzt ebenfalls die von PETsys gegeben Kom-
mandozeilenbefehle, erweitert diese um diverse notwendige Funktionen und
stellt zudem eine Vereinfachung des Messprozesses dar. Vor einer Messung
wird die Kommunikation zwischen dem Messcomputer und dem FEB/D her-
gestellt. Sobald der Knopf fiir die Kommunikation gedriickt wird, initialisiert
die Verbindung und es wird eine dreiminiitige Aufwirmmessung gestartet. Die-
se ist notwendig, da die Temperaturen an den ASICs deutlich ansteigen, sobald
die SiPM Bias-Spannungen angelegt werden und die Digitalisierung von Signa-
len startet. Sobald die Aufwarmmessung abgeschlossen ist, meldet das System
Betriebsbereitschaft (griine Statusanzeige). Die Stabilitdt der Temperatur an
allen angeschlossenen Modulen kann in einem Anzeigefenster der GUI kontrol-
liert werden.

Grundsatzlich ist die GUI in zwei Bereiche aufgeteilt. Auf der linken Seite kon-
nen Messparameter, insbesondere fiir die Rotation des Systems (mit Angabe
der Schrittanzahl und Winkel), die Messzeit sowie das zu speichernde Datei-
format ausgewahlt werden. Messdaten konnen per Auswahlment entweder als
Text-, Binédr- oder Root-Datei abgespeichert werden. Auf der rechten Seite
befinden sich die Statusanzeige, die Ausgabe der Messung sowie die Bedienele-
mente. Zwei Knopfe fiir ein direktes Anfahren von zwei Detektorpositionen



3.4. Datenaufnahme

sind vorhanden; die Einstell- und Startposition. Erstere ist ideal, um die Pro-
ben mittig im FOV zu platzieren und ist, gegentiber der Startposition, um 90°
rotiert. Durch Anklicken des Startknopfes werden alle Parameter iibernom-
men. Mit den eingegebenen Rotationsparametern wird daraufhin iiberprift,
ob die Kombination von Winkel und Schrittanzahl zu einer Drehung von tiiber
180° fithrt. Dies wiirde aufgrund der begrenzten Kabellange der Detektormo-
dule zu massiven Schaden fiihren. Die gewahlte Geometrie wird angezeigt und
muss zusammen mit den aktuellen ASIC Temperaturen vom Nutzer erneut
bestétigt werden. Sobald die Bestatigung erfolgt (Statusanzeige wechselt von
Griin auf Gelb), dreht der Motor auf die Startposition, um sicherzustellen, dass
immer die gleiche Position erreicht wird, wenn eine bestimmte Schrittanzahl
durch den Motor angefahren wird. Alle Rotationsparameter (Drehwinkel pro
Schritt, Anzahl der Schritte und Pausenzeit zwischen den Schritten) werden
iiber die serielle Schnittstelle an den Arduino gesendet und damit das Rotati-
onsprogramm initialisiert. Rotationen finden immer nach dem Prinzip drehen
und messen (engl. step and shoot) statt. Eine kontinuierliche Rotation ist bisher
aufgrund der grofieren Positionsunsicherheit bei der Zuordnung der Messergeb-
nisse zu einer bestimmten Position wahrend der Messung nicht implementiert.
Dabei wiirden schon kleine Abweichungen zwischen Start der Motorbewegung
und Messstart der Elektronik abhangig von der gewahlten Diskretisierung der
Positionen zu Ungenauigkeiten fithren. Zudem wiirde dies die Rekonstrukti-
on der Daten erschweren. Sobald die Startposition vom Motor erreicht wurde,
wird dies dem Messcomputer tibermittelt und das Rotationsprogramm startet;
die Statusanzeige wechselt von Gelb auf Blau und die Messung wird am FE-
B/D gestartet. Dieses Verfahren sorgt fiir einen moglichst synchronen Start von
Rotation und Messung. Mogliche Fehlerquellen, die hier zu einer Asynchroni-
téat fithren konnen, sind die unterschiedlichen Sende- und Empfangszeiten von
Arduino und Messcomputer, bedingt durch variierende Taktraten der beiden
Prozessoren. Wahrend der Messung werden in einem separaten Ausgabefenster
die Temperaturen der acht ASICs sekiindlich aktualisiert und gleichzeitig der
Fortschritt der Messung angezeigt. Nach der Messung werden die aufgezeich-
neten Rohdateien in das gewiinschte Dateiformat (.bin, .root oder .mat)
konvertiert und das Ergebnis dieser Konvertierung im Ausgabefenster der GUI
ausgegeben. Dort lassen sich etwa die Anzahl an gemessenen Einzelereignis-
sen ablesen, welche als erster Indikator fiir eine erfolgreiche Messung genutzt
werden konnen.
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Abbildung 3.22.: Abbildung der implementierten GUI zur Datenaufnahme fiir
PET Messungen.

3.5. Datennachverarbeitung

Nach jeder Messung liegen die Daten zunéchst in Form zweier Rohdateien vor, die
noch nicht weiterverarbeitet werden kénnen. Mithilfe bestimmter PETsys Skripte
lassen sich die Rohdaten entweder in eine Datei mit Einzeldetektionen (im Weiteren
engl. singles) oder auch iiber den PETsys Koinzidenzsortierungsalgorithmus direkt
in Form von Koinzidenzen speichern. Bei ersterem werden fiir jeden Eintrag, also
pro single, die Zeit der Detektion, die Kanalnummer und die gemessene Energie in
DAC-Einheiten abgespeichert. Da sich bei den Arbeiten am ersten PoC Prototyp
gezeigt hat, dass der PETsys Koinzidenzsortierer nicht verlasslich eingesetzt wer-
den kann, werden alle Messdaten zu singles konvertiert. Im Wesentlichen erfolgt
das Abspeichern dieser singles als Bindrdatei, welche spéater mit Matlab eingelesen
und fiir Analysen und die Bildgebung dort weiterverarbeitetet werden kann. Sollen
die Messdaten genau analysiert werden, so werden die singles pro Detektorkanal im
Weiteren, entsprechend ihrer Module, sortiert und fiir das gesamte Energiespektrum
der Messung der Photopeak gesucht. Dafiir gibt es mehre Anséitze, die im Folgenden
Unterabschnitt detailliert beschrieben werden. Sollen die singles einer Messung di-
rekt fiir die Bildgebung genutzt werden, so erfolgt direkt nach der Umrechnung der
singles in keV Energien eine Koinzidenzsortierung mit dem eigens implementierten
Koinzidenzsortierungsalgorithmus (sieche Unterabschnitt 3.5.2).
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3.5. Datennachverarbeitung

3.5.1. Photopeak Fit-Funktion

Wie in Unterabschnitt 3.3.2 bereits angerissen, ist das Suchen des Photopeak in
einem Energiespektrum mittels einer Fit Funktion fiir diverse Analysen, nicht nur
wahrend der Kalibrierung, sehr entscheidend fiir die Datenverarbeitung. Im Laufe
dieser Arbeit wurden verschiedene Varianten und Optimierungen fiir die Photopeak
Positionsfindung getestet. Es hat sich dabei gezeigt, dass keine globale Fit-Funktion
fiir alle Messungen mit unterschiedlichen Isotopen und Messzeiten genutzt werden
kann. Daher wurden drei spezialisierte Funktionen, eine fiir '**Ba, eine fiir alle Po-
sitronenemitter (511keV) und eine fiir '¥7Cs implementiert. Zusitzlich wurden im
Rahmen einer von mir betreuten Masterarbeit (Unterabschnitt A.5.3.1) zwei weitere
Ansitze getestet, die zum einen eine Spezialisierung fiir **F-FDG-Messungen und
zum anderen einen vorwissensbasierten Ansatz (Prior-Ansatz) untersucht haben.
Routineméfig wird allerdings die Funktion fiir 511 keV eingesetzt. Diese werden im
Weiteren der Vollstandigkeit halber ebenfalls kurz beschrieben. Die soeben beschrie-
bene Problematik eriibrigt sich, wenn der Photopeak fiir Spektren gefunden werden
soll, die bereits per Energiekalibrierung in keV Energien umgerechnet wurden. Hier
liegt der Photopeak bei erfolgreich durchgefiihrter Kalibrierung immer in einem glo-
bal definierbaren Energiefenster um 511keV herum, die Funktion sucht daher nur
nach dem Photopeak in diesem definierten Energiefenster.

Ziel aller Funktionen ist es, den Photopeak, also dessen Position und Breite, best-
moglich zu bestimmen. Dies wird seitens der Messergebnisse erschwert, da sich er-
wartungsgemaf nicht nur die Position des Photopeaks mit den unterschiedlichen
Emissionsenergien verandert, sondern sich auch abhéngig von der Messzeit die Sta-
tistik und damit gegebenenfalls das Rauschen im Spektrum stark andert. Auch Effek-
te schwankender Temperaturen am SiPM, insbesondere aber am ASIC, spielen eine
Rolle und haben etwa auf die Position des Spektrums und dessen Breite Einfluss. Bei
nicht optimaler Kalibrierung der ASIC Schwellwerte kann es dazu kommen, dass der
Photopeak nicht das Maximum, nicht einmal das zweite Maximum, eines Spektrums
sein muss. Die Position wird immer im Energiespektrum, also im Histogramm der
gemessenen Energien, gesucht. Zur Histogrammerstellung wird die Matlab Funkti-
on histogram genutzt. Diese benétigt fiir die Eingruppierung (engl. binning) ne-
ben den Energien der singles als Eingangsdaten, die Breite der Histogramm-Balken
(engl. bin) sowie den Maximalwert, bis zu dem das Histogramm bestimmt wer-
den soll. Die beiden letzteren Parameter bestimmen dabei essenziell das Aussehen
und auch das Rauschverhalten des Histogramms. Werden die bins schmal gewahlt
und der Maximalwert gleich gelassen, erhoht sich das Rauschen, da weniger singles
pro Energiediskretisierung gemessen wurden. Urspriinglich wurden Matlab eigene
Optimierungsfunktionen, speziell fiir das Finden von Maxima und Minima in Histo-
grammen, getestet, z.B. findPeaks. Hier konnten aber keine passenden Parameter
gefunden werden, die allen Anforderungen in den gemessenen Spektren entsprechen.
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Die Quote an gar nicht oder fehlerhaft erkannten Peaks war dabei zu hoch. Daher
wurde die Peaksuche in den entsprechenden Energiespektren manuell angepasst.
Allen Positionsfindungsanséitzen gemein ist, dass zur Modellierung des Photopeaks
eine Normalverteilungsdichtefunktion

L (502
x) = e 7 3.6
genutzt wird, sobald die Position des Peaks bzw. dessen Maximum gefunden ist.
Dabei entspricht p dem Erwartungswert der Peakposition, o dessen Standardabwei-
chung, = den gemessenen Energien in DAC-Einheiten und f(z) Anzahl an Ereignis-
sen pro bin. Fir den Fit werden die Parameter b, by und b3 in

oy =) (37)

mittels der Matlab Funktion fitnlm optimiert. Den Parametern werden dabei
Startwerte vorgegeben, die sich aus dem gefundenen Maximum ergeben.

Funktion fur 511 keV

Zu Beginn des Projekts waren nur eine 2Na Quelle sowie 8F-FDG gefiillte Phan-
tome verflighar, weshalb primér eine Funktion implementiert wurde, die fiir diese
beiden Nuklide funktioniert. Der Funktion werden die Energien der Messung fiir alle
Kanéle und die spezifische Kanalnummer tibergeben, fiir die der Fit durchgefiihrt
werden soll. Lokal werden dann die Breite der bins sowie der Maximalwert festge-
legt; es erfolgt keine Anpassung dieser abhéngig von der Messung. Weiterhin wird
die Breite der Normalverteilungsdichtefunktion vorgegeben und spater als Startwert
fiir die Optimierung genutzt. Zuletzt wird ein Minimalwert fiir die Photopeak Posi-
tion gesetzt, also eine Mindestenergie, die ein Photopeak haben muss. Dieser Wert
beruht, genau wie der Startwert der Breite der Normalverteilungsdichtefunktion, auf
Erfahrungen. Nachdem das Spektrum erstellt wurde, wird dort nach dem Maximal-
wert (Npaz) der counts gesucht. Werden mehrere gleich hohe Werte (in Bezug auf
die Anzahl an counts) ermittelt, so wird automatisch jener mit der hoheren Energie
(hoherer DAC Wert) ausgewéhlt. Wenn dann zusétzlich die Breite des Spektrums
bestimmt wurde, erfolgt, abhédngig von dieser, eine weitere Suche nach einem Ma-
ximum in einem hoher-energetischen Teil des Spektrums (N, ). Zugleich wird im
niederenergetischen Bereich das Maximum des Hintergrunds bestimmt (V). Dieser
ist als das erste Fiinftel der Spektrumsbreite definiert. Wird nun im hochenergeti-
schen Fenster ein neues Maximum gefunden, so miissen zwei Kriterien erfiillt sein
um zu priifen, ob es sich dabei um den korrekten Photopeak handelt:

Ninaz/2 > Npe (3.8)
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und
2N}, < Nyew. (3.9)

Wird der neue Peak bestatigt, wird N,,q, mit N,., iiberschrieben und kann als
Startwert an die Optimierungsposition iibergeben werden. Diese Funktion wird stan-
dardmaéfBig fiir alle Auswertungen von PET Messungen verwendet. Eine Auswertung
dieser, aber auch der folgenden Fit-Funktionen, in Bezug auf Genauigkeit und Ro-
bustheit finden sich unter Unterabschnitt 3.7.8.

Spezialfalle der Fit-Funktionen

Fiir die an **Ba und ¥"Cs (ideale Spektren siche Abbildung 3.24) angepassten
Funktionen wurde kein grundséatzlich anderer Ansatz gewéhlt. Gegeniiber dem zuvor
beschriebenen Ansatz unterscheiden diese sich ausschliefllich um anders gewahlte Pa-
rameter fiir die niedrigst mogliche Photopeak Position sowie verdnderten Grenzen, in
denen die kleineren Energiefenster im hochenergetischen Bereich zu finden sind. Bei
beiden Nukliden entspricht der gesuchte Photopeak der hochsten emittierten Ener-
gie, wodurch es moglich ist am rechten Rand der Spektren zu suchen. Dies ist bei
22Na, Spektren nicht méglich, da rechts vom 511keV Annihilations-Photopeak wei-
tere counts detektiert werden, bei denen es sich um gestreute Photonen der 1274 keV
v-Emissionen handelt. Selbiges gilt auch fiir die an ®*F-FDG angepasste Funktion.

Der vorwissensbasierte Ansatz verfolgt eine andere Methode, um die Photopeak
Position zu finden. Hierbei wird der Ansatz zur Unterteilung der Spektren in den
Vordergrund gertickt. Das Ziel besteht darin, den Teil des Spektrums, der stark vom
Rauschen beeinflusst wird, nicht zu betrachten und sich auf den Teil des Spektrums
zu konzentrieren, der den Photopeak enthélt. Ein Energiefenster fiir die Betrachtung
des Spektrums wurde mithilfe eines Mittelwerts fiir die Position des Photopeaks und
dessen Standardabweichung o pro ASIC aus den zuvor aufgenommenen Datensétzen
berechnet. Um zu verifizieren, dass der Photopeak auch innerhalb des Fensters liegt,
wurden einige Randbedingungen ergénzt. Diese umfassen hier unter anderem auch,
ob das globale Maximum im Fenster liegt oder davor. Wenn der gefundene Maxi-
malwert am Rand des Fensters liegt, wird dieses vergrofert und erneut nach dem
Maximum gesucht. Zudem wird das Fenster vergroflert, wenn die Peakhoéhe kleiner
als 2% oder groBer als 20% der gesamten Zahlrate ist.

3.5.2. Koinzidenzsortierung
Bis zu diesem Punkt wurden alle gemessenen Ereignisse ausschliefflich als singles be-

trachtet. Nun werden daraus Koinzidenzen gebildet. Fiir die Koinzidenzsortierung
wurde ein eigener Sortieralgorithmus implementiert. Dieser wurde als Alternative zu
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dem Sortieralgorithmus von PETsys, implementiert, welcher zu Beginn des Projekts
ein zum Teil nicht nachvollziehbares Verhalten gezeigt hat. Der eigene Algorith-
mus sucht auf Basis eines gesetzten Zeit- und Energiefensters (Eingabeparameter)
nach Koinzidenzen in Energie-kalibrierten Messdaten. Die Eingabeparameter wer-
den abhéngig von der Zeit- und Energieauflosung des Systems gewahlt. Derzeit wird
standardméfBig ein Zeitfenster At von 2ns und Energiefenster AE von 450-550 keV
genutzt. Das Zeitfenster bestimmt sich aus der CTR, siehe Unterabschnitt 3.7.8. Das
Energiefenster richtet sich dabei nach der Energiecauflssung, die vom System fiir *F-
FDG erreicht wird, sieche Unterabschnitt 3.7.7. Das Fenster sollte dabei grofler als
die Energieauflosung gewahlt werden. Der Sortierprozess erfolgt dabei wie folgt, Ab-
bildung 3.23 stellt schematisch das Ergebnis dar: Die Liste der Messdaten (singles),
jeweils mit Messzeit (in Picosekunden), Kanalnummer und Energie in keV, wird Ein-
trag pro Eintrag nacheinander durchgegangen. Fiir jedes single n wird gepriift, ob
dieses zuvor schon als Teil einer Koinzidenz erkannt wurde. Ist dies nicht der Fall, so
wird ein Zeitfenster gedffnet, in dem nach einem zweiten, passenden single gesucht
wird. Passend bedeutete hier, dass es ebenfalls noch nicht gefunden wurde, in einem
der gegeniiberliegenden Detektormodule (sieche Abbildung 3.8) gemessen wurde und
innerhalb des Energiefensters liegt. Der Ansatz, dass jeweils nur Koinzidenzen mit
einem gegeniiberliegenden single gebildet werden konnen, ist eine Besonderheit der
Geometrie des MERMAID Scanners, die es erlaubt, mehr singles fir die Koinzi-
denzermittlung zu nutzen. Wird ein solches single gefunden, welches die Kriterien
erfiillt, kann der Algorithmus auf zwei unterschiedliche Arten verfahren. Wenn keine
Mehrfachkoinzidenzen beriicksichtigt werden sollen (Standardprozedur), wird inner-
halb des Zeitfensters nach allen moglichen singles gesucht. Wird nur ein passendes
gefunden, werden beide singles jeweils mit den jeweiligen Eintragen in einer neuen
Liste als Koinzidenz abgespeichert. Wird mehr als ein anderes, passendes gefunden,
dann werden alle Ereignisse verworfen, da nicht sicher bestimmt werden kann, wel-
che davon der korrekten LOR entsprechen. Dann wird mit dem Element n + 1 in
der Liste der singles fortgefahren. Dieses Vorgehen ist der klassische Ansatz fiir die
Koinzidenzsortierung. Um die Anzahl der nutzbaren singles zu erhéhen, wurde im
Rahmen dieser Arbeit auch die mégliche Nutzung der Mehrfachkoinzidenzen unter-
sucht und als Option im Algorithmus implementiert. Sollen Mehrfachkoinzidenzen
betrachtet werden, so wird nach dem ersten gefundenen single ebenfalls nach weite-
ren passenden singles im Zeitfenster gesucht. Sobald alle moglichen singles innerhalb
des gesetzten Zeitfensters gefunden wurden, wird fiir jedes die Differenz der gemes-
senen Energie zum echten Photopeak (511keV) bestimmt. Jenes single, welches die
kleinste Energiedifferenz besitzt, wird dann ausgewahlt. Die zugrunde liegende Idee
dabei ist, dass bei einer groleren Differenz davon auszugehen ist, dass eine Streuung
des Photons nach der Annihilation stattgefunden hat. Dies wiirde zu einer falschen
LOR fiithren. Alle anderen singles, die eine grofiere Differenz besitzen, werden als
schon betrachtet markiert, sodass sie fiir die nachste Koinzidenz nicht mehr be-
trachtete werden. Durch dieses Verfahren konnte, wenn die zugrunde liegende Idee
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Abbildung 3.23.: Schematische Darstellung der Funktion des Koinzidenz Sor-
tieralgorithmus. Die singles einer Detektorseite werden in derselben Farbe als
Pfeile und deren Energie durch die Héhe symbolisiert. Das Zeitfenster wird fiir
ein gefundenes single gedffnet. Sobald alle Kriterien erfiillt sind, wird eine Kombi-
nation von zwei singles als Koinzidenz akzeptiert, anderenfalls abgelehnt. Gibt es
mehrere moégliche singles, so werden diese im klassischen Ansatz alle abgelehnt.

sich als sinnvoll erweist, die Anzahl an nutzbaren Koinzidenzen fiir eine Messung
erhoht werden, um somit die Statistik zu verbessern. Die Ergebnisse dieser beiden
Ansétze werden in Unterabschnitt 3.7.8 untersucht.

3.5.3. Positionszuordnung

Sobald die singles zu Koinzidenzen sortiert wurden, liegt deren Liste nur mit Zei-
ten, Energien und den globalen Kanalnummern vor. Aufgrund der Rotation der
Detektoren kann einer globalen Kanalnummer aber noch keine geometrische Positi-
on zugeordnet werden. Um dies zu ermoglichen, muss aufgrund der Detektionszeit,
dem gegebenen Rotationswinkel und der Anzahl an Rotationsschritten die Position
des Detektors zum Zeitpunkt der gemessenen Koinzidenz ermittelt werden. Dafiir
ist zunachst wichtig, dass die Kanalposition auf einem Detektormodul richtig zuge-
ordnet ist. Diese Position bestimmt sich aus der Verkniipfung der SiPMs mit den
Konnektoren am FEB/S und aufgrund des im Modul verwendeten ASIC. Wie be-
reits in Unterabschnitt 3.1.4 erwahnt, gibt es zwei unterschiedliche Ausfithrungen
des ASICs, der hier genutzt wird. Dies liegt daran, dass bei der Aufriistung auf vier
Module nur noch der BGA-ASIC verfiigbar war, die beiden alteren COB-ASICs aber
weiterverwendet werden sollten. Es gibt somit zwei unterschiedliche Zuordnungskar-
ten fir die lokalen Kanalnummern iiber den ASIC zu globalen Nummern. Die globale
Kanalnummer ergibt sich dann fortlaufend aus der Position, an welcher das Modul
an das FEB/D angeschlossen ist. Modul 1 bekommt dabei die globalen Kanalnum-
mern 0-127, Modul 2 die Nummern 128-255, Modul 3 die Nummern 256-383 und
Modul 4 die Nummern 384-511.
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3. Der MERMAID PET-Prototyp

Fir die Zuordnung werden der implementierten Funktion die Koinzidenzen, die
Messzeit, die Schrittzahl, die Zeit zwischen den Schritten sowie die berechnete Geo-
metrie aller Schritte tibergeben. Fiir jedes Element in der Koinzidenz Liste wird nun
gepriift, in welchem der Schritte diese gemessen wurde. Sobald dies erfolgt ist, wird
iiber die globale Kanalnummer ermittelt, in welchem Modul und welchem SiPM der
Kanal liegt. Die lokale Kanalnummer ist iiber Umsetzungstabellen mit den geome-
trischen Positionen der Module verkniipft, die in der Geometriedatei abgespeichert
sind. Fiir die geometrische Position wird der Mittelpunkt der Kristallfront genutzt.
Zuséatzlich zu den Positionen werden auch die Energien mit abgespeichert. Die Daten
liegen somit fiir die Rekonstruktion im Listen-Modus (engl. list-mode) vor.

3.6. Radioaktive Quellen und Phantome

Bereits wahrend der Detektorentwicklung, insbesondere aber bei der Detektor- und
Systemcharakterisierung, wurden verschiedene radioaktive Quellen und Phantome
eingesetzt. Diese teilen sich in zwei Kategorien auf:

1. Kommerzielle (Punkt-) Quellen (siehe Tabelle 3.2)
2. Selbstkonstruierte Phantome (siehe Tabelle 3.3):

o Flissigkeitsgefiillte Phantome

e 3D-Druck von radioaktiven Phantomen

Die folgenden Unterabschnitte geben einen Uberblick iiber die Details der genutzten
Quellen.

3.6.1. Punktquellen

Es wurden fiinf verschiedene Quellen genutzt, vier Punktquellen sowie eine Zwei-
punktquelle (siche Tabelle 3.2). Bei allen Quellen liegt das Nuklid in Kugeln mit
einem definierten aktiven Durchmesser () vor, die von transparentem Polymethyl-
methacrylat (PMMA) eingeschlossen sind. Die zwei Aktivitédten der Zweipunktquelle
haben einen Abstand von 5 mm. In der Tabelle sind die Aktivitaten der Quellen zum
Referenzzeitpunkt mit dem, im Datenblatt vermerkten, Fehler der Aktivitdt ange-
geben. Im Verlauf dieser Arbeit werden die Quellen vor allem fiir die Schwellwert-
(Unterabschnitt 3.3.2) und die Energiekalibrierung (Unterabschnitt 3.3.3) genutzt
und dabei die Energiespektren evaluiert. Um einen besseren Vergleich zu haben sind
in Abbildung 3.24 die Energiespektren der ?2Na, *3Ba und 3"Cs Punktquellen dar-
gestellt, welche mit einem Kromek GR1 Halbleiter-Gammaspektrometer tiber 300s
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Tabelle 3.2.: Verwendete kommerzielle Punktquellen.

Quelle Nr. Nuklid Aktivitait [MBq] Referenzdatum HWZ [a] O[mm]
1 2Na 0,74 +30% -10%  19.11.2020 2,6 1

2 (Zweipunkt)  %?Na 0,8 &+ 20% 13.11.2018 2,6 jeweils 1
3 2Na 0,957 + 3% 01.05.2023 2,6 0,25
4 BBa 0,74 +30% -10%  19.11.2020 10,6 1
5 B7Cs 1 +30% -10% 19.11.2020 30,1 1

aufgenommen wurden. Die Punktquellen werden im Detektor mithilfe einer, 3D ge-
druckten, Halterung platziert, die moglichst wenig Material zwischen Quelle und
Detektor bringt.

3.6.2. Fliissigkeitsgefiillte Phantome

Wie bereits in Unterabschnitt 3.6.3 angesprochenen, werden fiir die Kalibrierung,
Charakterisierung und Qualitatssicherung von Nuklearbildgebungsmodalitaten fltis-
sigkeitsgefiillte Phantome eingesetzt. Diese Methode wurde, insbesondere zu Beginn
des Projekts, auch fiir MERMAID angewendet, als 3D gedruckte, radioaktive Phan-
tome noch nicht zuverlassig hergestellt werden konnten. Da reguldre Phantome fiir
die Kleintierbildgebung aufgrund deren Dimensionen und der geringen Grofle des
FOV von MERMALID nicht genutzt werden konnten, wurden eigens designte Phan-
tome aus transparentem Kunstharz gedruckt und mit **F-FDG gefiillt. Die Offnung
der Phantome wird dann mit einer M3-Gewindeschraube und einem O-Ring ab-
gedichtet. Zum Einsatz wahrend der Scannercharakterisierung kam vor allem ein
Zylinderphantom (Phantom 1, Durchmesser 7mm) sowie ein Flachenphantom (als
Homogenitatsphantom bezeichnet), angepasst an die Detektorhalterungen (Phan-
tom 2, Tabelle 3.3). Beide Phantome sind in Abbildung 3.25 abgebildet. Phantom
1 ist dabei so gestaltet, dass mogliche Luftblasen, die beim Vorgang des Fiillens
mit im Phantom eingeschlossen werden kénnten, nicht im eigentlichen Bereich des
zu messenden Zylinders verbleiben. Dies wurde dadurch gelost, dass sich an den
Zylinder eine weitere Kammer mit grofferem Durchmesser anschlie3t, welche sich di-
rekt neben der Einfiilloffnung befindet. Ein Nachteil dieser Methode ist jedoch, dass
neben der relevanten, aktiven Region eine weitere Region mit radioaktivem Hinter-
grund auBerhalb des FOV vorhanden ist, die sich auf das rekonstruierte Bild aus-
wirken kann. Weiterhin ist die Grofle der druckbaren Strukturen dadurch begrenzt,
dass das Kunstharz wiahrend des Druckprozesses noch aus Kavitdten herausflieen
konnen muss, was, ab einem zu geringen Durchmesser, durch den Kapillareffekt je-
doch verhindert wird. Abhilfe fiir letzteres schaffen die 3D gedruckten Phantome
(sieche néachster Abschnitt). Fiir alle gefiillten Phantome wurden unterschiedliche
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Abbildung 3.24.: Spektren gemessen mit einem Kromek GR1 Halbleiter-
Gammaspektrometer iiber 300s. (a) ?2Na (Quelle 1) mit Energien bei 511 und
1275keV. (b) 33Ba mit relevanten Energien bei 303 und 356 keV. (c) 37Cs mit
einer Energie von 662 keV.
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Abbildung 3.25.: (a) Skizze des fillbaren Zylinderphantoms in Seitenansicht.
In Rot sind die beiden aktivititsgefiillten Bereiche dargestellt. Bereich 1 ist der
relevante Teil des Zylinders mit einem Durchmesser von 7mm und einer Lén-
ge von 20 mm. Bereich 2 dient zum Abfangen moglicher Luftblasen. Der grofie,
nichtaktive Bereich dient der Befestigung im Scanner. (b) 3D Ansicht des fiillba-
ren homogenen Phantoms. Dimensionen in mm.

Tabelle 3.3.: Liste der in dieser Arbeit genutzten Phantome mit den, jeweils
aus den CAD-Daten berechneten, Volumina.

Phantom Nr. Name Aktives Volumen [ml]
1 Zylinderphantom ()7 mm) 1,22
2 gefiilltes Homogenitédtsphantom 2,42
3 gedrucktes Homogenitétsphantom 1,94
4 skaliertes MicroNema NU4 2,52
5 Fischphantom (Schalen + Einsétze) 1,84 + 0,10

Aktivitdatskonzentrationen genutzt, je nach Art der Messung und Verfligbarkeit des
Radionuklids !.

3.6.3. Radioaktiv 3D gedruckte Phantome

Im Rahmen von MERMAID wurde eine 3D-Druck Methode etabliert, die es ermog-
licht, kleine und préazise radioaktive Phantome herzustellen. Einige Ergebnisse dieses
Teilprojekts wurden bereits in Seeger et al. [93] sowie Elmoujarkach et al. [94] verof-
fentlicht, ein weiteres Paper von Elmoujarkach und Seeger et al. [95] wurde kiirzlich
veroffentlicht. Die in diesem Unterabschnitt gezeigten Ergebnisse der 3D gedruckten

IDas 'BF-FDG fiir alle Phantome und Versuche wurde uns freundlicherweise von der Sektion
Nuklearmedizin, UKSH Campus Liibeck zur Verfiigung gestellt.

81
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Phantome sind in enger Zusammenarbeit von Ezzat Elmoujarkach und mir entstan-
den. Zudem ist Prof. Christian Schmidt, Isotopenlabor der Universitat zu Liibeck,
in diesem Teilprojekt ein wichtiger Ideengeber und Unterstiitzer gewesen.

Der 3D-Druck fiir biomedizinische Anwendungen hat in den letzten Jahren ein er-
hebliches Wachstum erfahren. Im Zuge dessen ist die Herstellung von Phantomen
fiir medizinische Bildgebungsanwendungen, einschlielich Réntgen und CT [96] so-
wie SPECT [3] und PET [97, 98] eine vielversprechende Neuerung. Bislang enthalten
die meisten gedruckten Phantome fiir die Nuklearbildgebung leere Hohlraume, die
mit Radionuklidlosungen gefiillt werden miissen. Auch fiir Qualitdatsphantome in der
préklinischen Bildgebung ist das der Fall [29]. Fiir groie Bildgebungsphantome gibt
es bereits Ansitze, diese durch 3D-gedruckte Phantome zu ersetzen [98, 99|, bei
denen fliissige Radioaktivitdt mit Kunstharz (Resin) gemischt wird und im Stereo-
lithografie (SLA) Druckverfahren hergestellt werden.

Hier wurde nun versucht, die Methodik zu adaptieren und auf kleine Phantome an-
zuwenden. Um MERMAID zu testen, sind Phantome mit submilimeter Strukturen
von 0,6 bis etwa 1 mm erforderlich. Die Alternative wére, hohle Phantome zu dru-
cken, die mit Aktivitdt gefiillt werden. Bei kleinen und komplexen Strukturen fiihrt
dies jedoch héufig zu unvollstandiger Fiillung und Luftblasen innerhalb des Phan-
toms. Fiir die Kalibrierung und Qualitatssicherung wéren weiterhin Phantome mit
langlebigen Radioisotopen wiinschenswert. Die Verwendung von Radioisotopen mit
langen Halbwertszeiten fithrt jedoch auch zu Problemen, da unter anderem langle-
bige radioaktive Abfélle entstehen. Fiir die Methodenentwicklung und Optimierung
haben wir daher mit *F-FDG mit einer vergleichsweise kurzen Halbwertszeit von
110 Minuten begonnen. Im néchsten Schritt soll die Methodik dann auf das Isotop
Zirkonium-89 (%Zr) mit einer Halbwertszeit von 78,41 Stunden und langfristig auf
%2Na mit einer Halbwertszeit von 2,6 Jahren iibertragen werden. Durch die Verwen-
dung langlebigerer Isotope soll eine langere Nutzung der Phantome tiber Wochen,
oder im Fall von ?2Na, sogar iiber Jahre fiir die Evaluierung von Prototypen sowie
der Qualitatssicherung moglich sein.

Druckmethode

Fiir den 3D-Druck wurde ein Photon Mono (Anycubic, China) verwendet, ein Gerét,
welches auf dem digitale Lichtverarbeitung (engl. digital light processing) (DLP)-
Verfahren beruht. Bei DLP Druckern befindet sich Resin in einem Tank iiber einem
Bildschirm, der ultraviolettes Licht (420 nm) aussendet. Das Objekt hértet an einer
Objektplatte (auch als Druckbett bezeichnet) aus, die Schicht fiir Schicht aus dem
Resin nach oben herausgezogen wird. Die Auflosung des Druckers betrégt 0,051 mm
in der x-, y- und 0,01 mm in der z-Achse. Es wurden einige Anderungen vorgenom-
men, um den kommerziellen 3D-Drucker anzupassen. Die Anderungen zielen darauf
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Abbildung 3.26.: (a) Verkleinerter Resintank aus Polyoxymethylen (POM)
(Weifl) im Drucker. (b) Zylinderphantome zum Qualitétstest nach dem Druck
an der Druckplatte (roter Pfeil). (c) Aufbau des Druckers unter dem Radionuk-
lidabzug, hinter der 50 mm Bleiburg. Der rote Pfeil zeigt den Drucker.

ab, die Grofle des Druckbetts und des Resinbehélters zu verringern. Dieser Schritt
ist bei der Verwendung von *F-FDG unerlisslich, um die Menge der benétigten Ak-
tivitat zu verringern, die mit dem Resin gemischt werden muss, um eine ausreichend
hohe Aktivitatskonzentration zu erreichen. Der Resinbehélter hat ein Volumen von
31cm® und ein Druckbett von 60x30mm?(Abbildung 3.26 (a)). Diese Grofe ist
ausreichend fiir die geplanten Bildqualitatsphantome fiir MERMAID. Es wird ein
Standard Resin der Firma Anycubic genutzt. Das Resin wird mit dem ¥ F-FDG
durch leichtes, gleichmafBiges Riithren iiber 10 Minuten gemischt. Um etwaige Luft-
blasen vor dem Druck zu entfernen, wird das Gemisch 5 min lang auf 70 °C erhitzt.
Nach Abschluss des Druckvorgangs (Abbildung 3.26 (b)) wird das Phantom 5 lang
in 2-Propanol oder einem vergleichbaren Losungsmittel gewaschen, um das ober-
flachliche, nicht ausgehartete Resin abzuwaschen. Um die Reinigung der Oberflache
zu verbessern, wird das Phantom in einer zweiten Waschlosung fiir ebenfalls 5 min
gewaschen. Anschliefend wird das Phantom unter ultraviolettem Licht ausgehértet,
um die Oberfliche des Drucks vollstéindig auszuhéarten und jegliche Oberflachenkon-
tamination zu vermeiden. Dies wurde durch Wisch-Tests an verschiedenen Stellen
der Oberflache bestétigt. Um den Strahlenschutz bei dieser Methodik zu gewéhrleis-
ten, finden alle Arbeiten unter einem Radionuklidabzug statt, es wird eine Bleiburg
aus 50 mm Bleiziegeln verwendet (Abbildung 3.26 (c)).

Phantome

Fir die Evaluierung der Druckmethode sowie zur Charakterisierung von MERMAID
wurden verschiedene Phantome gedruckt. Eine Ubersicht der fiir die Charakterisie-
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rung genutzten Phantome liefert Tabelle 3.3. Die oben genannte Druckmethode kann
fir alle homogenen Phantome angewendet werden. Die Zeit der bendtigten Arbeits-
schritte ist fiir alle Phantome gleich, mafigeblich fiir die gesamte Herstellungszeit
ist die Druckzeit, welche individuell fiir jedes Phantom unterschiedlich ist und von
wenigen Minuten bis zu knapp einer Stunde reicht. Bisher wurden vier verschiedene
Phantome gedruckt: Punktquellen, Flachenphantome, eine angepasste Version eines
NEMA NU4 Bildqualitdtsphantoms [29] (siehe Abschnitt 2.7), im Weiteren nur noch
als NEMA Phantom bezeichnet, sowie ein vereinfachtes Fischphantom.

Die Punktquellen bestehen aus Zylindern, mit einem Durchmesser sowie einer Hohe
von 1 mm. Diese werden auf einer nicht radioaktiven Grundplatte gedruckt, wel-
che zuvor mit nicht aktivem Resin gedruckt wird. Bei der entsprechenden Schicht
wird der Druck unterbrochen und das Resin ausgewechselt. Grundsétzlich konnten
beliebig viele der aktiven Zylinder auf einer Grundplatte platziert werden. Diese
ermoglicht Anordnungen von Punktquellen in einem Phantom, fiir die bei vielen
Charakterisierungsmessungen konventionell eine einzelne Punktquelle innerhalb ei-
nes Scanners aufwendig abgerastert und gemessen werden miisste. Fiir die Evalua-
tion des Druckverfahrens wurden hier Dimensionen gewéhlt, die einer verfiigharen
kommerziellen ??Na-Quelle entsprechen (Tabelle 3.2); die Distanz der beiden Quellen
entspricht 5 mm.

Die gedruckten Flachenphantome wurden zunéchst zur Verifikation der Druckme-
thode, insbesondere der Homogenitat der Aktivitdtsverteilung genutzt. Mit Maflen
von 40x20x2mm? kénnen die gedruckten Platten aber auch zur Messung der Ef-
fizienz der MERMAID Detektoren (Unterabschnitt 3.7.4) verwendet werden. Die
maximal mogliche Flache richtete sich hier nach der maximalen Groéfle des Resin-
tanks. In der Hohe muss eine Mindestdicke von 2mm eingehalten werden, um ein
Verziehen des ausgehérteten Phantoms zu verhindern. Als Alternative zum fliis-
sigkeitsgefiillten Homogenitétsphantom (Phantom 2) wurde eine gedruckte Version
davon hergestellt (Phantom 3). Diese deckt jedoch nur ein Detektormodul zeitgleich
ab.

Das originale NEMA NU4 Phantom ist zu gro, um es in MERMAID zu nutzen,
da es fiir die Nutzung in kommerziellen Kleintierscannern fiir Méuse und Ratten
entwickelt wurde. Um jedoch Messungen durchfiihren zu kénnen, die an das NEMA
Protokoll angelehnt sind, wurde dieses Phantom (Phantom 4) im Mafistab um 50%
herunterskaliert (Abbildung 3.27 (a)). Dies fithrt zu einem Gesamtdurchmesser von
15 mm; die fiinf Stdbe haben Durchmesser von 0,5 bis 2,5 mm. Das Phantom kann
in eine Ummantelung integriert werden, die der PMMA Auflenwand des Original-
phantoms entsprechen soll. Die Auflenwand kann entweder aus Resin gedruckt oder
aus PMMA konventionell gefertigt werden. Die Wand ist notwendig, um die Positro-
nenreichweite zu reduzieren, welche in Luft (fiir **F) bei iiber einem Meter liegt [1].
Im Bereich der zwei Zylinder, von denen im Original einer mit Luft und einer mit
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Abbildung 3.27.: (a) Herunterskaliertes NEMA NU4 Phantoms ohne Hiille. (b)
Schnitt des vereinfachten Fischphantoms. Dimensionen in mm.

Wasser gefiillt ist, wird das Wasser durch einen Einsatz aus nichtaktivem Resin oder
PMMA gefiillt. Dieses wird auf einem, aus PLA gedruckten, Vielzweck-Probenhalter
platziert (siehe Abbildung 3.28), der einem Patientenbett in der klinischen Bildge-
bung entspricht.

Mit dem vereinfachten Fischphantom soll eine erste Annaherung an realistische-
re Bildqualitdatsphantome realisiert werden. Das Phantom besteht dabei aus zwei
Halbschalen, die zusammen eine Spindel ergeben (Abbildung 3.27 (b)). In jeder
Halbschale gibt es dabei zwei sphérischen Aussparungen (Durchmesser 5mm), in
die Einsétze eingebracht werden. Diese sollen dabei Organen entsprechen. Die Ein-
sitze werden entweder mit nicht radioaktivem Resin gefiillt, konnen leer gelassen
werden, was dann der Schwimmblase des Fisches entsprechen wiirde, oder aber mit
einer hoheren Aktivitdtskonzentration als die der Halbschale gefiillt. Damit soll ein
Organ simuliert werden, welches einer hoheren Tracerkonzentration entspricht, wie
es etwa beim Herz oder Gehirn des Fisches zu erwarten ware. Fiir Test der Bildge-
bungseigenschaften von MERMAID wurde auch dieses Phantom auf dem Vielzweck-
Probenhalter platziert und in mehreren Schritten gescannt.
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Abbildung 3.28.: Phantom 4, gedruckt aus transparentem Resin, auf Proben-
halter in MERMAID. Die eingeschalteten Kreuzlaser zur Positionierung sind auf
dem Phantom zu erkennen.

Evaluierung der Druckmethode

Die Qualitdt der Phantome wird im ersten Schritt mithilfe eines zweidimensiona-
len Phosphor-Schirms? bewertet. Dieser detektiert einfallende Positronen sowie vy-
Photonen, wobei die Empfindlichkeit fiir die Positronen erheblich héher ist und diese
daher den dominierenden Einfluss haben. Die resultierenden planaren Bilder wurden
mithilfe des gemeinfreien Bildverarbeitungsprogramms ImagelJ analysiert.

Abbildung 3.29 zeigt das planare Bild der Flachenquelle sowie das Intensitatspro-
fil der ROI. Es ist zu erkennen, dass mit der Druckmethode eine sehr homogene
Aktivitatsverteilung innerhalb des Phantoms erreicht werden kann. Der Mittelwert
der Intensitit (in a.u.) im uniformen Bereich des Phantoms liegt bei 4,01x10* mit
einer relativen Standardabweichung von 0,9%. In Bezug auf eine gleichméfige Akti-
vitdtsverteilung hat die gedruckte Zweipunktquelle die kommerzielle Quelle deutlich
iibertroffen: Die relative Abweichung zwischen den Maxima der beiden Punkte der
gedruckten Quelle betrug etwa 5,8%, wohingegen sie bei der kommerziellen Quelle
52,8% betrug. Bei dem vereinfachten Fischphantom (Abbildung 3.30) sind drei Re-
gionen im planaren Bild identifizierbar. Die Intensitat zwischen dem Einsatz und
der Halbschale (Hintergrund) entspricht dem Verhéltnis von zwei zu eins.

Diese ersten Ergebnisse der Druckmethode wurden zusatzlich durch PET Messungen
in Kooperation mit dem Werner Siemens Imaging Center (Universitdt Tibingen)
verifiziert. Daher werden im weiteren Verlauf dieser Arbeit Flachenphantome, das
NEMA Phantom sowie das vereinfachte Fischphantom fiir die Charakterisierung von
MERMAID genutzt und die entsprechenden Ergebnisse in Kapitel 4 gezeigt.

2 Auslesegerit: Typhoon FLA5000, GH Healthcare UK Ltd., Software Version 1.3.
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Abbildung 3.29.: (a) Planares Bild des Flachenphantoms mit Region des In-
teresses (engl. region of interest) (ROI) in Rot. (b) Intensitdt der Projektion
innerhalb der ROI. Adaptiert aus [94].

(a) (b)

Abbildung 3.30.: (a) Eine Halfte des gedruckten Fischphantoms mit integrier-
ten Einsétzen, Dimensionen sieche Abbildung 3.27. (b) Planares Phosphor-Schirm
Bild des Fischphantoms. Drei Regionen mit unterschiedlicher Aktivitdtskonzen-
tration sind erkennbar.

87



3. Der MERMAID PET-Prototyp

3.7. Charakterisierung der Einzelkomponenten

In diesem Abschnitt werden die Detektorkomponenten soweit méglich unabhéangig
voneinander untersucht und charakterisiert. Dabei wird zunéachst jeweils beschrie-
ben, wie die Tests durchgefiihrt wurden. Danach erfolgt eine Evaluation dieser Er-
gebnisse und eine Einordnung fiir den weiteren Kontext im Einsatz im Gesamtpro-

totyp.

3.7.1. Szintillationskristalle und Kristallmatrix
Szintillationsemission

Dieser Teil der Auswertung wurde im Rahmen einer von mir betreuten Masterarbeit
durchgefiihrt (sieche Unterabschnitt A.5.3.1). Die Ergebnisse sind relevant fur die
hier vorgestellte Charakterisierung von MERMAID und wurden entsprechend in
den Kontext gesetzt und weiter ausgewertet.

Die Homogenitat der Lichtemission der Szintillationskristalle bzw. der Szintillati-
onsmatrix wurde vor dem Einbau in den Prototyp unter Zuhilfenahme einer Spie-
gelreflexkamera (Canon EOS 77D) untersucht. Die LYSO Kristalle emittieren, wenn
sie einer Strahlenquelle ausgesetzt sind, bei einer Peak-Wellenldnge von 420 nm. Die
verwendete Kamera kann Wellenldngen von 460 bis 610 nm detektieren (sRGB und
Adobe RGB), wodurch nur ein Teil des Emissionsspektrums der Kristalle gemessen
werden kann. Damit kann mit dieser Methode zwar keine qualitative Aussage, etwa
iiber die Zahl der emittierten Lichtphotonen getroffen werden, ein Eindruck tiber
die Lichtverteilung und die Homogenitat der einzelnen Kristalle kann allerdings ge-
wonnen werden.

Die Kamera wurde fiir die Messungen moglichst dicht oberhalb der Kristallmatrix
platziert und auf die Oberfliche fokussiert (Abstand ca. 10cm). Die Messungen
wurden in einem komplett abgedunkelten Raum durchgefiihrt. Trotz einer Belich-
tungszeit von 300 bis 900s (ISO 400, Blende f=3,2, Brennweite 60 mm) mussten
die Bilder stark nachbearbeitet werden, um Informationen iiber die Lichtemission
zu erhalten, die Nachbearbeitung wurde mit zwei unterschiedlichen Einstellungen
(engl. preset) durchgefithrt. Dabei wurde primér das Licht im blauen Farbkanal
verstarkt.

Fir alle vier Kristallmatrizen wurden jeweils das Szintillationslicht, verursacht durch
die Hintergrundaktivitit (1"*Lu) sowie durch die drei Punktquellen 1, 3 und 4 (Ta-
belle 3.2) gemessen. Die Quellen wurden dabei zundchst mittig unter den Kristall
gelegt. Zudem wurden die Quellen in weiteren Messungen seitlich auf der Kristall-
matrix platziert, um eine bessere Abschatzung der Lichtverteilung innerhalb des
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3.7. Charakterisierung der Einzelkomponenten

Kristalls zu erhalten. Die Hintergrundmessungen wurden mit einem anderen pre-
set nachbearbeitet, als fiir die Messungen mit Quelle, da die Zahl an emittierten
Photonen um ein Vielfaches niedriger liegt.

Wie in Abbildung 3.31 abgebildet, ist in allen vier Modulen eine homogene Ver-
teilung des Szintillationslichts innerhalb einer Kristallmatrix zu erkennen. Es wird
zudem deutlich, dass die Kristallmatrix aus zwei 8x8 Matrizen zusammengesetzt
ist. Zwischen den Einzelkristallen konnen kleine Unterschiede in der Intensitét fest-
gestellt werden, aufgrund der Aufnahmetechnik kann dabei jedoch nicht definitiv
festgestellt werden, ob diese Inhomogenitaten durch die Kristalle verursacht werden
oder, ob die nicht komplett plane Oberfliche der Matrix hierfiir verantwortlich ist,
da durch minimal unterschiedliche Oberflichenwinkel im Vergleich zur Kamera die
Zahl der Photonen schwanken kann. Beim visuellen Vergleich der vier Module zu-
einander fillt auf, dass die Gesamtintensitat von Modul 2 niedriger liegt als bei den
anderen. Ob dies ebenfalls ein Effekt der Messmethode ist oder an den Kristallen
liegt und somit spater korrigiert werden muss, wird in Unterabschnitt 3.7.4 bei der
Betrachtung der Effizienz aller vier Module weiter evaluiert. Neben den Kristallen
sind in allen vier Modulen Reflexionen des Szintillationslichts an den Réndern der
Teflon Ummantelung der Module erkennbar. Im Verlaufe der Tests mit den Kris-
tallmatrizen im Prototyp unter der Nutzung mit optischem grease haben sich diese
Umwicklungen leicht abgelost. Dies wurde vor dem Auftragen des optischen Kleb-
stoffs und dem finalen Aufbau in den Prototyp repariert.

Abbildung 3.32 zeigt die Lichtverteilung der Szintillationsphotonen innerhalb der
Kristallmatrizen fiir die drei Punktquellen bei einer Aufnahmezeit von jeweils 5 min.
Fiir alle drei Quellen ist eine Lichtverteilung rund um die Quelle im Mittelpunkt un-
ter der Kristallmatrix sichtbar. Dabei ist zu erkennen, dass die Breite der Lichtver-
teilung sich bei den drei Quellen erheblich unterscheidet. Bei einem Quellendurch-
messer von 1 mm sollten im Idealfall bei perfekt positionierter Quelle nur die mittle-
ren vier Einzelkristalle Licht emittieren. Dies wird jedoch durch mehrere, teils auch
quellenabhéngige Effekte verhindert. Primér entsteht die Verbreiterung der Lich-
temission dadurch, dass nicht alle Photonen durch die ersten Kristalle absorbiert
werden konnen, die Verteilung folgt zu einem grofien Teil dem Lambert-Beereschen
Gesetz (Gleichung 2.12). Zudem kann es zu Streuung zwischen Kristallen (engl.
inter-crystal scatter) (ICS) kommen. Umso mehr ICS bei einer Messung aufritt, de-
sto stérker ist der negative Einfluss auf die raumliche Auflésung. Es wurde versucht,
das Ausmaf} dieser Streuung in erster Ndherung mittels dieser Methode abzuschét-
zen, leider hat sich aber die Abschwéichung nach Lambert-Beer als dominierender
Effekt erwiesen. Zusétzlich spielt der Abstand zwischen Quelle und Kristallmatrix
eine Rolle, da alle Quellen in Plexiglas eingefasst sind und somit einen Abstand
von mindestens 0,5 mm zur Kristalloberflache aufweisen. Durch geometrische Effek-
te der isotrop emittierenden Quellen kommt es hier also auch zur Interaktion von
emittierten Photonen in weiter auflerhalb liegenden Kristallen. Bei Vergleich der
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3. Der MERMAID PET-Prototyp

(a) Modul 1 (b) Modul 2
(c) Modul 3 (d) Modul 4

Abbildung 3.31.: Szintillation der LYSO Kristalle verursacht durch das "Lu
fiir alle vier Module. Aufnahmezeit jeweils 15 min. Bilder aus Unterabschnitt

A5.3.1.
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3.7. Charakterisierung der Einzelkomponenten

(a) 2Na (b) 133Ba

(C) 137CS

Abbildung 3.32.: Verteilung des Szintillationslichts in den Kristallmatrizen
platziert iiber den Punktquellen. Aufnahmezeit jeweils 5 min. Bilder aus Unter-
abschnitt A.5.3.1

drei Quellen fillt auf, dass das Bild mit der *Na Quelle (Abbildung 3.32 (a)) die
grofite Verbreiterung aufweist. Hier kommen neben den eben genannten Effekten
noch die Positronenreichweite und die Emission des 1275keV Peaks hinzu. Diese
betragt in Wasser (p=1g/cm?) im Mittel 0,53 mm und maximal 2,28 mm [40]. Da
PMMA nur eine leicht hohere Dichte (p=1,18 g/cm?) besitzt, ist von dhnlichen Po-
sitronen Reichweiten auszugehen. Bei einer Kristallbreite von 1,12 mm ist diese ein
erheblicher Effekt. In Abbildung 3.32 (b) und (c) wird deutlich, dass bei den Quellen
ohne Positronenemission die Emissionsverteilung deutlich schmaler um die Quelle
liegt. Bei 37Cs ist diese im Vergleich zu *3Ba aufgrund der erheblich héheren Pho-
tonenenergien und der damit verbundenen geringeren Absorption in den Kristallen
kleiner.

Betrachtet man nun die Ergebnisse der Messungen (Abbildung 3.33), bei denen die
Quellen seitlich neben der Kristallmatrix platziert wurde, so zeigt sich ein &hnli-
ches Bild. Auch hier zeigt sich bei der ?2Na Quelle ein, in der Breite ausgedehntes,
Szintillationsmuster, welches wahrscheinlich auf die Positronenreichweite zurtickzu-
fithren ist. Geht man nun aber beim Vergleichen der drei Bilder davon aus, dass im
Wesentlichen die Intensitatsabschwéichung nach Lambert-Beer zu sehen ist, was hier
durch die Eindringtiefe in die Kristalle visualisiert wird, so ist der Effekt fiir 1*3Ba
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3. Der MERMAID PET-Prototyp

aufgrund der niedrigsten Photonenenergie erwartungsgemafl am starksten und fiir
2Na am schwichsten. Betrachtet man die Intensititsprofile, so bestétigt sich der
erste visuelle Eindruck. In Abbildung 3.33 (b) erkennt man deutlich alle acht Kris-
talle innerhalb der ROI. Zudem ist der Unterschied zwischen dem Kristall mit der
hochsten und dem mit der zweithéchsten Intensitiat deutlich geringer als in (d) und
(f). Fir letztere sind die Unterschiede zwischen den Kristallen, die am weitesten
von der Quelle entfernt sind, nicht mehr deutlich zu unterscheiden, bei *3Ba sind
die Kristalle im Hinblick auf die Intensitit ab dem fiinften Einzelkristall nicht mehr
zu unterscheiden. Es ldsst sich somit feststellen, dass die Kristalle keine unerwar-
teten Verhaltensweisen zeigen. Lediglich die, in allen Szintillationslichtmessungen
préasenten, hoheren Intensitdten der Kristallkanten konnten auf eine ungewollte In-
homogenitat der Kristallmatrix hinweisen. Dies wird in Unterabschnitt 3.7.4 weiter
erortert.

Optische Kopplung

Die optische Kopplung wurde im Wesentlichen im Rahmen der Charakterisierung
des Gesamtsystems getestet. Abgesehen von der, in Unterabschnitt 3.1.2 genannten,
optischen Uberpriifung kann das Verhalten nicht einzeln iiberpriift werden, ohne dass
gleichzeitig auch Effekte der Kristalle sowie der SiPMs und der Ausleseelektronik mit
erfasst werden. Die wesentlichen Kriterien zur Uberpriifung sind die Auswirkungen
auf die Form des gemessenen Energiespektrums sowie die Homogenitat der Detek-
toren in Bezug auf deren Zéhlrate. Diese werden in den folgenden Unterabschnitten
fir die final gewahlte Verbindung mit optischem Klebstoff bei einer Schichtdicke von
etwa 25pm ausgewertet. Es wurden jedoch vor dem Zusammenbau des Gesamtsys-
tems Messungen mit verschiedenen Schichtdicken des grease durchgefithrt, um zu
priifen, ob {iber einen Zeitraum von drei Tagen eine Veranderung des grease erfolgt.
Fir Schichtdicken von 0,82mm, 0,48 mm und 0,31 mm hat sich gezeigt, dass die
hohe Viskositat dazu fithrt, dass das grease bei senkrecht stehenden SiPMs absinkt
und damit keine homogene Verteilung iiber alle SiPM Kanaile gewéhrleistet wird.
Wiederholt man diese Messungen bei unterschiedlichen Temperaturen, so zeigt sich,
dass der Effekt mit steigender Temperatur sogar noch verstarkt wird. Abbildung
3.34 zeigt die grease Verteilung nach dem Abnehmen der Kristallmatrix nach einer
Testdauer von drei Tagen. Die Platine stand dabei senkrecht in einer Halterung,
wie es auch in den finalen Detektorhalterungen der Fall ist. Es ist zu erkennen,
dass auf dem unteren SiPM eine groflere Dichte des grease vorhanden ist (blauer
Bereich). Zudem ist auf einigen SiPM Kanélen gar kein grease mehr vorhanden.
Die gleiche Verteilung war auf der abgenommenen Kristallmatrix zu erkennen. Mit
sinkender Dicke werden die soeben beschrieben Effekte zwar kleiner, konnen aber
nicht komplett unterbunden werden, was eine hiufige Uberpriifung und Neuauftra-
gung des grease notwendig macht. Auch im Hinblick auf die notwendige Rotation
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Abbildung 3.33.: Linke Spalte: Verteilung des Szintillationslichts in den Kris-
tallmatrizen bei seitlich neben der Matrix platzierten Quelle fiir das jeweils gleiche
Modul. Aufnahmezeit jeweils 5 min. ROI fiir das Intensitéatsprofil tiber eine Kris-

tallreihe in Gelb. Rechte Spalte: Intensitétsprofile der jeweiligen Szintillationslicht
Messungen.
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i oo B
Abbildung 3.34.: Verteilung des grease nach drei Tagen nach dem Entfernen
der Kristallmatrix. In Rot ist die Flierichtung wéhrend der Testperiode einge-
zeichnet. Der gelbe Pfeil zeigt SiPM Kanéle ohne grease. Das blaue Oval zeigt
einen Bereich mit hoher grease Konzentration.

der Detektormodule stellt eine Verdanderung erhebliche Probleme dar und wiirde die
Frequenz der notwendigen Kalibrierungen erheblich erhohen. Somit stellte das dau-
erhafte Verkleben der SiPMs mit den Kristallen die einzige Moglichkeit fiir einen
verlasslichen, dauerhaften Betrieb von MERMAID dar. Nach dem Verkleben konn-
ten in Bezug auf die Energiespektren keine Unterschiede zwischen der Kopplung
mit grease festgestellt werden. Alle, im Weiteren gezeigten Daten wurden mit den
geklebten Modulen aufgenommen.

3.7.2. SiPM - Dunkelrauschen

Wie es schon bei den Tests zur optischen Kopplung der Fall war, wurden auch die
SiPMs integriert in das Gesamtsystem charakterisiert, typische Parameter wie gain
und auch die Uggr wurden hier integriert in das jeweilige Detektormodul mit ange-
schlossener Ausleseelektronik untersucht. Auswertekriterien waren hier die Auswir-
kung auf die Form und Position des Energiespektrums sowie die Detektoreffizienz.
Das Gleiche gilt fiir die Temperaturabhangigkeit.

Die DCR, als eine der Hauptquellen fiir Rauschen in SiPMs, wurde mittels der,
in Unterabschnitt 3.3.1 beschriebenen, Kalibrierung ermittelt, bevor die Module in
den Prototyp verbaut wurden. Um &uflere Faktoren dafiir soweit moglich auszu-
schliefen wurde jedes Modul (ohne Kristallmatrix) einzeln in einer lichtdichten Box
bei stabiler Temperatur (21,5 °C) platziert und eine Messung bei Ugg durchgefiihrt.
Dies bedeutete, dass ein lawinenartiger Verstarkungsprozess stattfinden kann, die
zusétzliche Verstarkung aber auf einem Minimum liegt. Da der DCR-Scan inner-
halb der PETsys Kalibrierungsroutine erfolgt, ist die genaue Messzeit pro Kanal
und Schwellwert nicht bekannt und somit auch keine quantitative Bestimmung der
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Abbildung 3.35.: Messung der DCR bei einem Scan des ASIC Parameters
vth_t1 bei Ugg=53 V. Dabei wird die Zéhlrate aller Detektorkanile fiir jeweils
ein vth_t1 Uber den Messzeitraum aufgetragen. Die Schwankung der Z&hlraten
zwischen den Detektorkanélen wird durch die Hohe des vertikalen Balkens dar-
gestellt.

absoluten DCR, etwa pro Sekunde, moglich. Abbildung 3.35 zeigt das Ergebnis ei-
nes typischen DCR-Scans des Schwellwerts vth_t1 fiir alle Detektorkanéale. Dabei
ist fiir jeden Datenpunkt die Schwankung der Zéhlrate zwischen den Detektorkané-
len durch den vertikalen Balken aufgetragen. Diese Darstellungsform korreliert mit
der klassischen Darstellung eines Pulshéhen-Spektrums fiir DCR [100, 101], bei dem
die Impulse eines einzelnen Dunkelrauschphotons bzw. der Uberlagerung mehrerer
solcher Ereignisse eine Art Treppe ergeben. Dies ist auch hier der Fall. Bei niedri-
gen Schwellspannungen bzw. hohen vth_t1 Werten werden sowohl Einzel- als auch
Mehrfach-Dunkelrauschereignisse detektiert. Mit der hier dargestellten Messung der
DCR lasst sich der, fiir die zeitliche Messung relevante, Parameter so einstellen,
dass nicht aufgrund von Dunkelrauschereignissen direkt ein Signal ausgelost wird,
welches dann durch die Akzeptanzlogik weiter prozessiert werden muss.

3.7.3. Detektormodul und Ausleseelektronik

Die Eigenschaften und Leistung der Detektormodule bestimmen sich aus dem Zu-
sammenspiel ihrer Komponenten. Wesentlich sind hier die SiPMs sowie die ASICs.
Die Qualitat der Detektorkalibrierung (Unterabschnitt 3.3.1) beeinflusst dabei di-
rekt Eigenschaften wie die Energieauflosung oder die Detektoreffizienz. Neben an-
deren Parametern liefern die Werte des Impulsuntergrunds und des Grundrauschens
(siche Abbildung 3.16) ein erstes Indiz, ob bestimmte Detektorkanéle ein auffilliges
Verhalten zeigen. Weiterhin stellt der, pro Kanal kalibrierte, vth_e Parameter ein
wichtiges Zwischenergebnis dar.
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Abbildung 3.36.: Gesetzte vth_e Werte fiir alle Detektorkanéle, die Module
sind durch die vertikalen Linien abgegrenzt. Der Mittelwert (rot) fiir alle Kanéle
liegt bei 28,09, der Median (griin) bei 26.

Tabelle 3.4.: Vergleich der vth_ e Mittelwerte {iber alle Kanéle der vier Detek-
tormodule sowie der entsprechenden relativen Standardabweichungen.
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Modul Nr. Mittelwert % Std.
1 27 85 95,4
2 27,78 26,7
3 29,04 23,2
4 27,67 28.3




3.7. Charakterisierung der Einzelkomponenten

Abbildung 3.36 zeigt eine Ubersicht der aktuell genutzten Werte fiir alle Kaniile,
Tabelle 3.4 fasst diese pro Modul zusammen. Obgleich Mittelwert und Median bei
28,09 bzw. 26 liegen, so ist doch eine sehr grofie Schwankung der Werte zwischen den
Kanélen zu beobachten. Vergleicht man nun die Werte fiir die vier Module miteinan-
der, so werden nur fiir Modul 3 Unterschiede sichtbar. Der leicht erhohte Mittelwert
ist hochstwahrscheinlich darauf zuriickzufithren, dass Modul 3 den COB-ASIC nutzt.
Durch die damit leicht veranderte Geometrie konnte es, im Vergleich zu den anderen
Modulen mit BGA-ASIC, zu systematischen Unterschieden kommen. Grundsétzlich
sind die starken Variationen der vth e Werte ein Zeichen fir eine schwankende Ef-
fizienz zwischen den einzelnen Detektorkanélen. Dies kann am variierten gain der
SiPM-Kanéle, Kristall- und Kopplungsinhomogenitéten sowie Unterschieden bei der
Digitalisierung der analogen Signale im ASIC liegen.

Betrachtet man nun die Energiespektren fiir einen beispielhaften SiPM (Abbildung
3.37), so wird deutlich, dass es fiir die meisten Kanéle mit den gesetzten Schwell-
werten moglich ist, trotz unterschiedlichem gain korrekte Spektren zu erhalten. Im
Vergleich zu den idealen Spektren der Quelle 1 (Abbildung 3.24 (a)) wird deutlich,
dass aufgrund der erwartungsgemafl geringeren Energieauflosung der SiPMs keine,
klar vom Photopeak abgrenzbare, Compton-Kante erkennbar ist. Zudem geht die
rechte Flanke des 511 keV Photopeaks in den Compton-Hintergrund des hochener-
getischen Peaks tiber, welcher aufgrund der Sattigung und der Nichtlinearitéit nicht
mehr gemessen werden kann. Im Falle des abgebildeten SiPM 1 in Modul 1 ist nur
bei zwei Kanélen zu erkennen (rot markiert), dass ein zu hoher Hintergrundanteil im
Spektrum vorhanden ist. Dieser lasst sich nicht mehr durch eine Erhohung des vth_ e
Werts reduzieren, da dies aufgrund der Empfindlichkeit auf eine Anderung dort dazu
fithren wiirde, dass ein Teil der Ereignisse, die noch zum Photopeak gehoren, abge-
schnitten wiirde. Aufgrund der Nachbarschaft der beiden Kanéle, bei denen dieser
Effekt auftritt, liegt die Vermutung nahe, dass die Ursache an einer Inhomogenitat
im optischen Klebstoff liegt und es hier zur Streuung optischer Photonen kommt.
Da fiir die spatere Bildgebung nur die Ereignisse im Photopeak genutzt werden, hat
diese Form der Spektren keinen Einfluss auf die Bildgebung, es erhoht sich lediglich
die Zahl der gemessenen counts, sodass bei allen weiteren Auswertungen stets nur
die Anzahl an counts im Photopeak betrachtetet wird.

Neben der Detektion der relevanten Photopeak Energien ist es entscheidend, die
Photopeak Positionen und deren Abweichungen zu iiberwachen. Idealerweise sollten
alle Detektorkanéle bei gleicher Ugy die gleiche Position und bei mittig platzierter
Quelle auch eine dhnliche Zédhlrate im Photopeak Maximum aufweisen. Die Zahlrate
im Photopeak fiir die unterschiedlichen Kanalpositionen wird allerdings auch durch
die isotrope Emission der Quelle und das Abstandsquadratgesetz beeinflusst. Die
Distanz der Photonen von einer zentral platzierten Quelle zur Mitte eines Detektor-
moduls ist kiirzer als zu den auflen liegenden Kristallen. Bei einem Radius von 33 mm
und einer Modulbreite von 19,2mm ergibt sich eine Abschwéchung der Intensitit
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Abbildung 3.37.: Energiespektren von Modul 1, SiPM 1 (Kanéle 0-63), der
98 22Ny Punktquelle (Quelle 1) fiir eine 1800s Messung vor der Energiekalibrierung.
Zwei auffillige Kanédle wurden rot markiert.
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von 7,8% vom Zentrum der Matrix nach aulen. Aufgrund moglicher Fehler in der
Positionierung der Quelle und den unterschiedlichen Effizienzen der einzelnen Kané-
le ist aber nicht davon auszugehen, dass dieser Unterschied einen relevanten Einfluss
auf die Peakhohe hat. Abbildung 3.38 zeigt die Photopeak Positionen fiir alle Kané-
le sowie deren maximale Zahlrate bei einer statischen 1800s Messung mit Quelle 1
(Tabelle 3.2, S. 79). Die Position liegt iiber alle Kandle bei einem Mittelwert von
23,33 mit einer Standardabweichung von 2,57 (11,01%). Die Peakhohe liegt im Mit-
tel bei 3437 counts und variiert mit einer Standardabweichung von 610 (17,75%). Die
Position und die Zahlrate wurde mittels der, unter Unterabschnitt 3.5.1 beschrie-
benen, Fit-Funktion fiir Positronenemitter bestimmt. Dadurch erklaren sich auch
die Ausreifler der Photopeak Position sowie der Zahlraten fiir bestimmte Kanéle.
Dies liegt daran, dass in wenigen Féllen der Photopeak im nicht energiekalibrierten
Spektrum nicht korrekt erkannt wird. Eine detaillierte Auswertung der Fehler dieser
Funktionen folgt in Unterabschnitt 3.7.8.

Bei genauer Betrachtung der Position fiir die einzelnen Module (Abbildung 3.38 (a))
fallt auf, dass fiir Modul 1 und 2 jeweils ein Unterschied zwischen den beiden SiPMs
vorhanden ist. Dieses Verhalten kann bei den anderen beiden Modulen nicht beob-
achtet werden, hier liegen die Werte gleichméfiig um den Mittelwert fiir beide SiPMs.
Letzteres deutet darauf hin, dass die Ursache fiir den Effekt nicht in den ASICs liegt.
Bei systematischer Abweichung der Positionen wiirde als weitere Ursache grundsétz-
lich auch eine Veranderung der Ugy oder eine Veranderung der Umgebungstempera-
tur infrage kommen. Doch da alle vier Module baugleich sind, gleichzeitig bestiickt
wurden und auch nahezu identisch gekiihlt werden, miisste das Problem dann in der
Stromversorgung der Module seitens des FEB/D liegen. Auch hier scheint es aber
wenig wahrscheinlich, dass es dann bei den ersten Modulen immer nur den zwei-
ten SiPM betrifft. Als letzte Moglichkeit kommt die optische Kopplung der Module
mit den Szintillationskristallen infrage. Auch hier wurde zwar die gleiche Prozedur
fiir alle vier Module angewendet, es wurde aber mit Modul 1 und 2 begonnen und
Modul 3 und 4 erst nach einer Trocknungszeit des optischen Klebers fortgesetzt. Es
kann sein, dass hier ein systematischer Fehler bei der Montage aufgetreten ist, der
dafiir gesorgt hat, dass die Kristallmatrizen mit einem ungleichméfiigen Anpress-
druck in die Detektorhalterungen montiert wurden. Eine variierende Schichtdicke
des optischen Klebers zwischen Matrix und SiPM kann zu einer Verschiebung des
Energiespektrums und somit auch einer Variation der Photopeak Position fiithren.
Betrachtet man nun in Abbildung 3.38 (b) die maximale Zahl der Ereignisse im
Photopeak, also die Peakhohe, so ldsst sich fir die Module 1, 2 und 3 kein indivi-
dueller Trend innerhalb des Moduls erkennen. Fiir Modul 2 zeigt sich jedoch erneut
eine Aufteilung zwischen den beiden SiPMs. In diesem Fall zeigen sich niedrigere
Peakhohen fiir den SiPM, der in Abbildung 3.38 (a) hohere Photopeak Positionen
aufweist. Dies passt zum dem grundsétzlichen Verhalten eines SiPM, dass hochener-
getische Events aufgrund der Nichtlinearitéit eine niedrigere Zahlrate besitzen. Beim
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Abbildung 3.38.: Ergebnisse einer 1800 s Messung mit Quelle 1 fiir alle Detek-
torkanéle. Die roten Balken grenzen die vier Module ab. Der jeweilige Mittelwert
des ganzen Moduls ist durch die gestrichelte griine Linie markiert. (a) Photo-
peak Position. (b) Maximale Anzahl an Ereignissen im Photopeak (Peakhohe).
(c) Photopeak Position nach Energiekalibrierung. Die Skalierung der Werte ist
vergleichbar mit 0 bis 50 DAC-Einheiten. (d) Peakhthe nach Energiekalibrierung.
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3.7. Charakterisierung der Einzelkomponenten

Tabelle 3.5.: Mittelwerte und relative Standardabweichungen der Positionen
und Peakhohen des Photopeaks vor und nach der Energiekalibrierung fiir alle
vier Module.

vor Kalibrierung nach Kalibrierung
Modul Nr. 1 2 3 4 1 2 3 4
Mittlere Position 224 23,8 24,2 22,9 | 500,7 498,3 500,9 499,1
% Std. Position 13,1 13,1 7,1 7,8 1,3 1,4 1,8 0,9

Mittlere Peakhohe 3118,6 30658 35184 4187,1| 2475 241,1 276,3 3159
% Std. Peakhohe 14,1 14,1 105 10,3 | 7.8 10,6 10,1 6.6

Blick auf die Peakhohen aller Detektorkanéle iiber die Module hinweg lasst sich ein
ansteigender Trend erkennen. Dies liefle sich damit erklaren, dass die Quelle wah-
rend der Messung nicht perfekt im Zentrum des FOV positioniert war. Dies stellt
somit aber kein grundséatzliches Problem der Module dar.

Vergleicht man nun die soeben gezeigten Daten fiir die Photopeak Position mit den
Daten nach einer, mittels Energiekalibrierung (Unterabschnitt 3.3.3), durchgefiihr-
ten keV-Konvertierung, so ergibt sich ein homogeneres Bild. Wie in Abbildung 3.38
(c) abgebildet, liegt der Mittelwert der Position bei 499,73 keV mit einer Standardab-
weichung von 7,05keV (1,4%), was etwa um den Faktor zehn besser ist im Vergleich
zu den Daten vor der Kalibrierung. In dieses, bessere, Ergebnis spielt aber auch mit
hinein, dass die Fit-Funktion fiir keV-Daten eine erheblich héhere Positionsgenau-
igkeit hat (Unterabschnitt 3.5.1). Es ist nur ein deutlicher Ausreifier vorhanden; es
handelt sich um Kanal 357, welcher defekt ist. Dennoch zeigt sich bei dieser mitt-
leren Position im Vergleich zum Idealwert von 511keV, dass hier ein systematischer
Fehler in der Energiekalibrierung auftritt. Dieser wird in Unterabschnitt 3.7.7 né-
her betrachtet. Bei der Peakhthe (Abbildung 3.38 (d)) dagegen zeigt sich in der
Form erwartungsgemafl keine Veranderung. Die mittlere Hohe liegt bei 270 mit ei-
ner Standardabweichung von 37,76 (14,0%). Tabelle 3.5 zeigt zusatzlich noch die
Mittelwerte und Standardabweichungen der soeben beschriebenen Daten aufgeteilt
auf die jeweiligen Module.

3.7.4. Detektoreffizienz

Die Messung der Detektionseffizienz ist ein weiteres Maf§ zur Charakterisierung der
Detektormodule in Bezug auf deren Homogenitét. Jene ist definiert als das Vermogen
eines Detektors bzw. dessen einzelner Detektorkanéle, die Photonen zu detektieren,
welche den Detektor erreichen. Sie liegt idealerweise bei eins oder 100%. Zudem kann
die Effizienz in der Bildrekonstruktion genutzt werden, um mogliche Bildartefakte zu
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(b)

Abbildung 3.39.: Messung der Detektoreffizienz. (a) Das 3D gedruckte, trans-
parente, Phantom wird direkt iiber einem Modul platziert. (b) Das aktivitdtsge-
fiillte Phantom liegt auf einem Detektorkopf iiber zwei Modulen.

verringern, indem die Effizienzen als Wahrscheinlichkeiten fiir die jeweiligen LORs
integriert werden. Grundsétzlich gibt es dafiir mehrere Ansétze. Zum einen kénnen
Effizienzen aus den Einzelereignissen, zum anderen auch aus Koinzidenzen bestimmt
werden. In der Literatur werden verschiedene Ansétze fiir die Messung genutzt, siehe
[102]. Es konnen Linienphantome, Flachenphantome und auch Zylinderphantome
genutzt werden.

Fir die Messungen der Effizienz in MERMAID wurden zwei Flichenphantome, hier
als Homogenitatsphantome (Phantome 2 und 3, Tabelle 3.3, S. 81) bezeichnet, ver-
wendet, welche direkt auf den Detektormodulen platziert wurden. Im Vergleich zu
den, im vorherigen Abschnitt, analysierten Messungen mit einer mittig im FOV plat-
zierten Punktquelle soll dabei sichergestellt werden, dass geometrische Effekte durch
die Quelle oder die Detektoranordnung die Anzahl an detektierbaren Photonen pro
Detektorelement moglichst wenig beeinflussen. Ideal wére eine kollimierte Punkt-
quelle direkt iiber einem Detektorkristall, welche dann tiber alle Kristalle verscho-
ben wird. Dafiir wére allerdings ein mechanisch hochpraziser Aufbau erforderlich,
die Prozedur wiirde zudem erheblich langer dauern. Das gedruckte Plattenphantom
(Phantom 3) versprach daher zunéchst bessere Ergebnisse, da es diinner (2mm) ist
und durch die Druckmethode eine gleichméflige Verteilung der Aktivitat gewéhr-
leistet werden kann. Das Phantom wurde zur Uberpriifung der Homogenitit des
Drucks auf einem Phosphor-Schirm fiir unterschiedliche Zeiten exponiert; es sind
keine Inhomogenitaten vorhanden (siche Abbildung 3.29). Das Phantom kann nur
auf einem Modul zurzeit positioniert und gemessen werden, siche Abbildung 3.39 (a).
Ein Druck zweier Platten in einem Winkel von 33° wurde getestet, hat sich aufgrund
der erheblich langeren Druckzeit und dem damit verbundenen Aktivitatsverlust als
nicht effektiv erwiesen.
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Abbildung 3.40.: Ergebnisse der Messung mit gedrucktem Homogenitatsphan-
tom (Phantom 3). Die Detektoreffizienzen der Module 1 bis 4 sind auf das jewei-
lige Maximum normiert.

Die nachfolgenden Ergebnisse stellen die Detektoreffizienzen pro Modul bei einer
Messung von jeweils 1800s dar. Priméar soll dabei die Homogenitéit innerhalb des
Moduls untersucht werden. Abbildung 3.40 zeigt die, auf sich selbst normierten,
Detektoreffizienzen aller vier Module. Die Effizienz pro Kanal ist dabei die Anzahl
an Ereignissen innerhalb eines Bereichs des Photopeaks (Peakposition &£ FWHM).
Es ist zu erkennen, dass das Phantom, entgegen der Erwartung, keine gleichma-
Bige Emission tiber den Modulen erzeugt. Abgesehen von den leicht abweichenden
Kanélen mit geringeren Effizienzen durch zu hoch eingestellte ASIC Schwellwerte
im Bereich von 0,6 oder defekten Kanélen (Effizienz < 0,2), insbesondere in Modul
2 und 3, fillt ein Muster an den oberen und unteren Réandern der Matrix auf. Dies
wird wahrscheinlich durch den Teil des Phantoms verursacht, der iiber die Flache
der einzelnen Detektoren tibersteht. Obwohl die Aktivitat mit diesem Phantom iiber
jedem einzelnen Detektorkanal genau gleich ist, scheint hier der Einfluss der von den
Seiten emittierten Photonen signifikant zu sein. Somit eignet sich dieses Phantom
nicht, um die Homogenitat und die Detektoreffizienz prazise zu ermitteln.

Um dennoch die Detektoreffizienz bestimmen zu kénnen, wurde ein fliissigkeitsge-
fulltes Phantom (Phantom 2) verwendet (Abbildung 3.39 (b)). Dies ist so ange-
passt, dass es iiber zwei Modulen zeitgleich platziert werden kann. Beim Fiillen des
Phantoms muss jedoch explizit darauf geachtet werden, dass die Aktivitat vor dem
Einfiillen gut durchmischt ist, um eine vergleichbar homogene Aktivitatsverteilung
zu erreichen, wie bei dem gedruckten Phantom. Zudem kommt es meist zu einer
kleinen Luftblase nahe der Verschlussschraube. Das Phantom wurde mit einer Ak-
tivitat von 4,74 MBq (1,96 MBq/ml) fir 1800 s iiber Modul 1 und 2 sowie fiir 2410
iiber Modul 3 und 4 gemessen, um den Zerfall zwischen den Startzeiten der beiden
Messungen zu kompensieren. Die Ergebnisse der Messungen sind in Abbildung 3.41
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Abbildung 3.41.: Detektoreffizienzen der Module 1 bis 4 mit absoluter Ereig-
niszahl pro Kanal, gemessen mit Phantom 2. Die Messzeiten der Module wurden
fiir den Zerfall des "®F-FDG korrigiert.

Tabelle 3.6.: Detektoreffizienz fiir alle vier Module gemessen mit Phantom 2.
Pro Modul ist der Mittelwert der Ereignisse pro Kanal, die mittlere Effizienz pro
Modul und die relative Standardabweichung der Effizienz dargestellt.

Mittelwert Mittlere % Std.

Modul Nr. Ereignisse Effizienz Effizienz
1 10,23 - 10° 0,89 4,96
2 9,89-10° 0,87 11,94
3 6,11-10° 0,91 9,79
4 6,14 -10° 0,91 5,38

und Tabelle 3.6 dargestellt.

Im Vergleich zu den Messungen mit gedrucktem Phantom wird deutlich, dass hier
keine eindeutigen geometrischen Effekte vorhanden sind, welche die Anzahl an de-
tektierbaren Photonen pro Detektorkanal begrenzen. Fiir alle Module ist eine grund-
sitzlich homogene Verteilung vorhanden. Wie schon bei der vorherigen Messung fallt
in Modul 2 und 3 jeweils wieder ein Kanal auf, welcher eine sehr geringe Effizienz
aufweist. Dabei handelt es sich um defekte Kanale, die keinerlei Spektren mehr mes-
sen. Insbesondere in Modul 2 fallen aber auch weitere Kanéle auf, die abweichen.
Dadurch liegt die relative Standardabweichung in diesem Modul mit 11,94% sehr
deutlich iiber der von Modul 1 und 4 und auch noch leicht iiber der von Modul
3. Hier ist nach Analyse der individuellen Spektren fiir diese Kanéle festzustellen,
dass es innerhalb des Zeitraums zwischen den beiden Messungen (mehrere Monate)
zu Verdnderungen gekommen ist, die eine leichte Anpassung der ASIC-Schwellwerte
notwendig machen wiirde. Diese Ausreifler werden deutlich, wenn man die Werte
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fiir die mittlere Anzahl an Ereignissen pro Kanal und deren Standardabweichung
mit denen von Modul 1 vergleicht. Im Vergleich der mittleren Ereignisse zwischen
den beiden Messungen wird zudem deutlich, dass trotz Messzeitkorrektur nicht die
gleiche Zahl an Ereignissen erreicht werden kann, wenn man die Annahme zugrunde
legt, dass dabei kein Einfluss durch ein grundséatzlich anderes Verhalten der bei-
den Modulpaare vorhanden ist. Aus diesem Vergleich wiirde unter dieser Annahme
hervorgehen, dass die Detektoreffizienz fiir hohere Aktivitdten leicht abnimmt. Um
diese Aussage weiter verifizieren zu kénnen miissten aber weitere Messungen des
gleichen Phantoms, mit verdnderten Aktivitdtskonzentrationen, durchgefithrt wer-
den. Dabei soll auch gepriift werden, ob die Zerfallskorrektur korrekt implementiert
wurde, oder ob das soeben beschriebene Verhalten unter Umsténden davon beein-
flusst wird. Die hier ermittelten Detektoreffizienzen dienen zum aktuellen Zeitpunkt
nur der Charakterisierung des Systems, sie werden noch nicht zur Optimierung der
Bildrekonstruktion genutzt. Die Nutzung ist zukiinftig geplant und wird derzeit im-
plementiert. Zu diesem Zweck sollten die Messungen auch wiederholt werden, um
die bisherigen Ergebnisse weiter zu verifizieren.

3.7.5. Zahlratenleistung und Aktivitatsbereich

Um den Einfluss verschiedener Aktivitdtsmengen auf die Zahlrate der Detektoren
zu ermitteln und mogliche Totzeiteffekte zu erkennen, wurde das *F-FDG gefiillte
Zylinderphantom (Phantom 1, Tabelle 3.3) iiber einen Zeitraum von 315 min, was
einem Vielfachen der Halbwertszeit von '8F entspricht, gemessen. Es wurden dabei
63 Einzelmessungen von je drei Minuten durchgefiihrt, die in einem Abstand von je-
weils fiinf Minuten gestartet wurden. Zum Start der Messung war im Phantom eine
Aktivitat von 18,42 MBq vorhanden. Das Phantom wurde mittig im FOV platziert.
Fiir die Auswertung wurde die Gesamtzahl aller Ereignisse (singles) an allen Modu-
len genutzt. Abbildung 3.42 zeigt die Ergebnisse dieser Messungen. In (a) wird ein
exponentieller Abfall der Zahlrate mit fortschreitender Zeit erwartet, welcher sich
durch die logarithmische y-Achse in einer geraden Linie ausdriickt. Dieses Verhalten
wird durch einen exponentiellen Fit (Gleichung 2.1, R?=0,99) bestétigt. Lediglich
am Ende der Messperiode ist eine leichte Erhéhung der Zahlraten gegentiber dem
Fit zu erkennen, dies kann entweder durch statistische Prozesse, wobei dann auch
Ausschliage unterhalb des Fits vorhanden sein miissten, oder aber durch eine Er-
warmung des Systems wahrend der Messungen erklart werden. Aus dem Fit lasst
sich eine Halbwertszeit von 109,25 min berechnen, was im Vergleich zur Literatur
(109,77 min) einer Abweichung von 0,047% entspricht. In (b) ist die Zahlrate fiir
Aktivitdten von 2 bis 18 MBq aufgetragen. Hier wird ein lineares Verhalten erwar-
tet, welches ebenfalls durch den Fit bestatigt wird. Der gemessene Aktivitatsbereich
deckt den, fiir den spiteren Einsatz von MERMAID relevanten, Aktivitdtsbereich

105



3. Der MERMAID PET-Prototyp

<107 <107
25 Q%& © Messung| ] 3 © Messung GB(OI-
o 2f - - ~Fit ] @25 CZFt &
2 2
S 1.57 s 2-
o e
o gt 215
2 2
o o
= = 7
(0 Hu]
N ™~ 05
05} '
0 100 200 300 400 0 5 10 15
Zeit in min Aktivitat in MBq
(a) (b)

Abbildung 3.42.: Entwicklung der Zéhlraten (singles) fir das Gesamtsystem
und Aktivitaten in einem Bereich von 2 bis 18 MBq. (a) Zahlrate pro Minute
aufgetragen gegen die Messzeit mit exponentiellem Fit. (b) Zahlrate pro Minute
aufgetragen gegen die Aktivitdt mit linearem Fit.

komplett ab. Dadurch, dass die Zahlraten sich den Erwartungen entsprechend ver-
halten, kann davon ausgegangenen werden, dass es keine Totzeiteffekte in diesem
Energiebereich gibt, welche sich durch eine Nichtlinearitdt beziehungsweise Sétti-
gung der Zahlrate im Vergleich zur Aktivitat zeigen wiirden.

3.7.6. Temperatureinfluss auf Detektionsverhalten

Um einen Einfluss verschiedener Temperaturen auf die Messungen zu untersuchen
und um UnregelméaBigkeiten bzw. Ausfille der, unter Abschnitt 3.2 beschriebenen,
Kiithlung der FEMs festzustellen, werden bei jeder der Messungen die Temperatu-
ren, gemessen an den ASICs, aufgezeichnet. Fiir die Darstellung der Temperaturen
wahrend der Messungen wird der Mittelwert der beiden ASIC Temperatursensoren
angezeigt. Grundsétzlich ist festzuhalten, dass die Betriebstemperaturen abhéngig
von der Raumtemperatur sind, da die verwendeten Liifter die Temperatur nicht
darunter absenken konnen. Durch diesen Zusammenhang hat sich gezeigt, dass fiir
stark unterschiedliche Raumtemperaturen verschiedene ASIC-Kalibrierungen not-
wendig sind. Werden die Messungen aber in einer temperaturkontrollierten Umge-
bung durchgefiihrt, so kann zumindest im Hinblick auf die Temperatur immer die
gleiche Kalibrierung genutzt werden. Betrachtet man nun den Temperaturverlauf fir
alle Module iiber eine statische Messung von 1800s (Abbildung 3.43 (a)), so ist zu
erkennen, dass nicht alle Module die genau gleiche Betriebstemperatur haben. Dies
kann entweder an Ungenauigkeiten in der Temperaturmessung der einzelnen Senso-
ren aber auch an leicht variierenden Drehzahlen der Liifter an den Modulen liegen.
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Abbildung 3.43.: ASIC Temperaturen fir alle Module (pro Modul gemittelt
iiber beide ASICs) iiber Messzeiten von 1800s. (a) Statische Messung. (b) Mes-
sung mit Rotation in drei Schritten und 60° Rotationswinkel.

Tabelle 3.7.: Ergebnisse der Temperaturmessung fiir eine statische Messung
iiber 1800 s mit Mittelwert der Temperatur ¢ pro ASIC sowie der Temperaturdif-
ferenz zwischen maximaler und minimaler Temperatur At.

Modul M1 M2 M3 M4
ASIC 1 2 1 2 1 2 1 2

T°C] 26,71 26,65 2582 26,53 2564 2537 2520 2583
At[C] 039 039 039 045 029 034 022 0,22

Fiir Modul 4 zeigt sich, dass zwar noch Temperaturen gemessen werden, hier aber
keine prézise Abtastung mehr moglich ist. Da das Verhalten bei beiden Sensoren
des Moduls gleich ist, konnten zwar die Sensoren selbst defekt sein, hier liegt aber
ein Defekt oder Problem bei der Ubertragung der Sensordaten iiber das gemein-
same FEB/I niaher. Insgesamt steigen die Temperaturen im aufgewdrmten System
wahrend der langen Messung (Differenzen zwischen Maximum und Minimum der
Temperatur At) um weniger als 0,5°C (siehe Tabelle 3.7). Die Temperaturen der
einzelnen ASICs variieren mit 2,3% relativer Standardabweichung um einen Mittel-
wert ¢ von 26,97 °C. Dieser sehr geringe Temperaturanstieg wiahrend der Messung
hat vermutlich keinen Einfluss auf die gemessene Zahl der Ereignisse iber den Mess-
zeitraum.

Betrachtet man nun den Temperaturverlauf in der Messung mit Rotation (Abbil-
dung 3.43 (b)), so fillt auf, dass die Rotation einen Einfluss auf die Temperatur hat.
In diesem Fall fithrt die Rotation der Module um 60° zu einem Absinken der Tem-
peratur um bis zu 0,73 °C. Sobald die Module an die dritte Position fahren, steigen
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3. Der MERMAID PET-Prototyp

Tabelle 3.8.: Ergebnisse der Temperaturmessung fiir eine Messung iiber 1800 s
mit Rotation (drei Schritte, 60°) mit Mittelwert der Temperatur ¢ pro ASIC sowie
der Temperaturdifferenz zwischen maximaler und minimaler Temperatur At.

Modul M1 M2 M3 M4
ASIC 1 2 1 2 1 2 1 2

t [°C] 26,67 26,47 25,79 26,03 25,66 2542 25,30 25,95
At [°C] 0,73 062 068 0,68 0,61 050 044 0,45

die Temperaturen wieder auf das Niveau, welches wiahrend Schritt Eins vorlag. Wie
auch schon bei den statischen Messungen verhalten sich Modul 1 und 2 dabei iden-
tisch, wenn auch von unterschiedlichen Temperaturen startend. Modul 3 zeigt eine
kleinere Temperaturdifferenz zwischen den Rotationsschritten (siche Tabelle 3.8).
Dass diese hier kleiner ausféllt, kann an der anderen Bauart der ASICs in Modul 3
liegen. Modul 4 zeigt auch in der Rotationsmessung wieder das gleiche Problem der
geringen Messgenauigkeit, doch auch hier ist ein leichter Temperaturabfall bei der
Rotation sichtbar. Die ASIC Temperaturen aller Module schwanken mit einer re-
lativen Standardabweichung von 2,0% um einen Mittelwert von 25,97 °C, also 1°C
niedriger als bei den statischen Messungen. Insgesamt lasst sich dieses Tempera-
turverhalten mit einer Veranderung der relativen Position der Module im Luftstrom
der Kiihlung des Prototyp-Gehéauses erkléaren. Zwar kann auch eine Veranderung der
Lifterdrehzahl der Module nicht ausgeschlossen werden, dabei ist aber identisches
Verhalten fiir alle vier Lifter sehr unwahrscheinlich.

Durch den bekannten Zusammenhang von erhohter Temperatur und steigendem
Rauschen sowohl in den SiPMs als auch in den ASICs ist eine Auswirkung der Tem-
peraturveranderung auch auf die Anzahl der gemessenen Ereignisse wahrscheinlich.
Abbildung 3.44 zeigt die Anzahl aller gemessenen Ereignisse jeweils in einem bin
von 60s tber eine Messzeit von 1800s (Phantom 1, Tabelle 3.3) und einer Rotation
in drei Schritten. Unter der Annahme einer ideal, mittig im FOV, platzierten Quel-
le sollte nur ein Abfall der Zahl der Ereignisse entsprechend dem Zerfall von '8F
erkennbar sein. Diesen Zerfall kann man in den abgebildeten Messdaten zwar auch
erkennen (Abweichungen beispielhaft fir M2 in Schritt 1: -0,9%), primér fallen aber
die unterschiedlichen Zahlraten fiir die jeweiligen Rotationsschritte auf. Wiirden die
Zahlraten fir alle Module im zweiten Schritt absinken, so wére ein Zusammenhang
zur fallenden Temperatur (in Abbildung 3.43 (b)) erkennbar. Da dies aber nur fiir
Modul 3 und 4 der Fall ist und die Raten fiir Modul 1 und 2 sogar steigen, wird
dieses Verhalten hier ein geometrischer Effekt, bedingt durch die nicht exakt mit-
tig platzierte Quelle, sein. Es lasst sich also folgern, dass der Temperatureinfluss,
wenn iiberhaupt vorhanden, keinen signifikanten Effekt auf die Zahl der gemessenen
Ereignisse hat. Dies gilt insbesondere im Vergleich zu anderen Effekten, welche die
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Abbildung 3.44.: Anzahl der gemessenen Ereignisse iiber die Messzeit von
1800s (Phantom 1, Tabelle 3.3, gefiillt mit 'F-FDG), jeweils in einem 60s bin
fiir alle vier Module. Die Rotationsschritte sind eingezeichnet.

Messung beeinflussen konnen.

3.7.7. Energieauflosung

Die Energiekalibrierung wurde, wie unter Unterabschnitt 3.3.3 beschrieben, durch-
gefithrt. Die Ergebnisse werden im Weiteren fiir die Nuklide '8F, ?Na und %Zr
ndher betrachtet. Letzteres Nuklid spielt insbesondere im Bereich der PET fiir die
Diagnostik von Erkrankungen des Immunsystems (z.B. Immuno-PET [103]) eine
immer groflere Rolle. Aufgrund des niedrigen Anteils von 7 Emissionen (22,8%,
897 keV) und einer hochenergetischen 909 keV Gammaemission in 99,9% der Zerfélle
(sieche Abschnitt A.1) ist die Bildgebung mittels PET jedoch erheblich schwieriger.
Als Energieauflosung F,., wird hier die FWHM des Fits, berechnet aus o, in Relati-
on zum Annihilations-Photopeak von 511keV fiir ein energiekalibriertes Spektrum,
definiert. Die berechneten Werte fiir die Energieauflésung unterliegen somit nicht
nur den Schwankungen der Messungen, sondern auch denen der Optimierung des
Fits auf das entsprechende Spektrum. Umso kleiner der Wert fiir die Energieauflo-
sung, desto préaziser kann die Emissionsenergie eines Nuklids vom System gemessen
werden. Dies ermoglicht eine bessere Selektion der wahren Koinzidenzereignisse von
jenen, bei denen die Photonen gestreut wurden.

Grundsétzlich zeigt sich fiir MERMAID eine starke Verbreiterung der Spektren nach
der Kalibrierung. Wie schon in Abbildung 3.20 gezeigt, kommen die SiPMs speziell
fiir hohe Energien in einen Bereich starker Séattigung, was an der vergleichsweise
niedrigen Zahl an Pixeln pro Detektorkanal liegt. Dafiir lasst sich feststellen, dass
riickwirkend gesehen ein anderes SiPM Modell mit einer hoheren Pixelanzahl pro

109



3. Der MERMAID PET-Prototyp

Tabelle 3.9.: Energieaufléosungen E,.s; des Systems bei 511keV sowie deren re-
lative Standardabweichung fiir verschiedene Nuklide. Weiterhin sind die mittlere
Photopeak Position Pos und die jeweiligen Standardabweichungen dieser Positi-
on 0,5 angegeben.

Nuklid  Eyes [%] o, [%] Pos [keV | 005 [keV]

I8p 21,6 3,47 497,24 19,69
22Na 24,9 3,99 499,74 7,05
897r 444 16,82 560,05 102,27

Kanal fiir eine bessere Energieauflosung zu bevorzugen gewesen wére, auch wenn da-
mit ein niedrigerer Fillfaktor und eine niedrigere PDE verbunden waren. Dies wiirde
auch zu einer geringeren Sensitivitit fithren. Inwiefern eine schlechtere Sensitivitat
mit besserer Energieauflosung das System insgesamt beeinflussen wiirde, miisste fiir
mogliche Detektorerweiterungen mit Hilfe von Simulation verifiziert werden. Den-
noch wird mit den aktuell verwendeten Detektoren fiir die meisten Messungen mit
BF-FDG eine Energicauflosung von 20 bis 25% erreicht. Neben den folgenden Ab-
satzen gibt Tabelle 3.9 einen Uberblick fiir die verschiedenen Nuklide.

x10%

5 . " 5000 "
o = 0.85097 o =44.70129
Messung ——Messung| |

4t 1 4000 .
2 ——Fit e Fit
2 ]
c c
237 230001
o o
w u
=27 = 2000 r
[ ©
N N
c c
< 1r ) 1 < 1000 r

0 : ‘ ; ’ 0 ‘ '

0 10 20 30 40 50 60 0 500 1000
Energie in DAC Einheiten Energie in keV

(a) (b)

Abbildung 3.45.: '8F-FDG Messung. Ergebnis fiir einen beispielhaften Kanal
(Nr. 42) mit Fit. (a) Energiespektrum vor der Kalibrierung. (b) Energiespektrum
nach der Kalibrierung.

I8F-FDG: Abbildung 3.45 zeigt die Ergebnisse der Kalibrierung fiir eine Messung
mit ¥*F-FDG (Phantom 4, ca. 13 MBq, 1800s). Die mittlere Photopeak Position liegt
bei 497,24 keV (0,,s = 19,69keV). Die mittlere Energieauflésung liegt bei 21,6% (o,
= 3,47%). Deutlich ist hier die bereits angesprochene Verbreiterung des Spektrums
im Vergleich zum unkalibrierten Spektrum zu erkennen.
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Abbildung 3.46.: (a-d) Energieauflosung bei 511keV fiir '8F-FDG pro Detek-
torkanal in den vier Modulen mit normalisiertem Maximum fiir alle Module. (e-h)
Energieauflosung mit dem jeweiligen Maximum pro Modul.

Fiir *F-FDG wurde zur weiteren Auswertung eine Karte der Verteilungen der Ener-
gicauflosung pro Detektormodul (Abbildung 3.46) sowie eine Karte der Verteilung
der Photopeak Energien erstellt (Abbildung 3.47). Betrachtet man die Verteilungen
der Energieauflosung pro Kanal mit normalisierter Auflésung fiir alle Module (a-d),
so ergibt sich ein Bild, welches sich mit der Effizienz der Detektormodule (Abbil-
dung 3.41) deckt. Betrachtete man die individuelle Energieauflosung pro Modul,
so zeigen sich ebenfalls keine systematischen Abweichungen zwischen den Kanélen.
Eine erhebliche Abweichung stellen hier die gleichen Kanéle dar, welche auch bei
der Effizienz als Ausreifler sichtbar waren. Durch die niedrige Effizienz kann zumeist
kein passender Fit gefunden werden. Diese wirkt sich dann entweder dadurch aus,
dass kein Fit vorhanden ist und die Energieauflosung somit nicht berechnet werden
kann, wie in M3, oder aber dadurch, dass nur ein sehr breiter Photopeak ermittelt
wird und somit die Energieauflosung sehr grofl wird, wie etwa in M2. Eine Korrektur
dieser Verteilung kann somit aber auch iiber die Implementierung einer Effizienzkor-
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Abbildung 3.47.: Position des Photopeaks nach der Energiekalibrierung von
BEF_FDG Daten pro Detektorkanal in den vier Modulen aufgetragen fiir ein Ener-
giefenster von 450 bis 550 keV.

rektur innerhalb der Bildrekonstruktion erfolgen. In Hinblick auf die Verteilung der
Photopeak Positionen pro Detektorkanal zeigt sich jedoch ein anderes Bild. Auch
hier zeigen sich die gleichen Ausreifler wie schon zuvor, in Modul 2 zeigt sich aller-
dings eine Anomalie, die in einem bestimmten Bereich des Detektors auftritt. Dabei
sieht es so aus, als wenn die untere, rechte Ecke des Moduls nach auflen hin eine an-
steigende Verschiebung der Photopeak Position in den niederenergetischen Bereich
aufweist. Eine mogliche Ursache dafiir ist vermutlich im optischen Klebstoff zwi-
schen Kristall und SiPM zu finden. Hier wére es moglich, dass sich die Verbindung
zwischen den Detektorkomponenten zwischen dem Zeitpunkt der Energiekalibrie-
rung und dem hier gemessenen Datensatz verdndert hat. Die Verschiebung kénnte
etwa durch eine stiarkere Streuung des optischen Lichts innerhalb des optischen Me-
diums hervorgerufen werden, da somit weniger Licht in einem SiPM gemessen wird,
was wiederum zu einem niedrigeren analogen Signal fithrt. Hier konnte eine Neuka-
librierung der entsprechenden Detektorkanéle Abhilfe schaffen. Im Hinblick auf die
spatere Bildrekonstruktion sorgt diese Verschiebung dafiir, dass aus diesen Kanélen
weniger Koinzidenzen gebildet werden konnen. Um diese ohne eine Neukalibrierung
der Kanale zu kompensieren, kann das Energiefenster vergroflert werden, etwa auf
400 bis 550 keV.

22Na: Abbildung 3.48 zeigt die Ergebnisse der Kalibrierung fiir eine Messung mit
%Na (Quelle 1, 1800s). Die mittlere Photopeak Position liegt bei 499,74 keV (0,05 =
7,05keV). Die mittlere Energieauflosung fiir 511 keV liegt bei 24,9% (o, = 3,99%).
Die, im Vergleich zum *F-FDQG, schlechtere Energieauflésung ist mit dem hoch-
energetischen Photopeak der 22Na Quelle zu erkliren. Dieser Peak bei 1275 keV ist
aufgrund der Séattigung der SiPMs nicht mehr messbar. Es werden, wie in beiden
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Spektren (unkalibriert wie kalibriert) erkennbar, Compton gestreute Photonen ge-
messen. Die Uberlagerung des Compton-Hintergrunds des hochenergetischen Peaks
mit dem 511 keV Photopeak fiihrt somit zu einer Verbreiterung des Spektrums und
daher auch zur schlechteren Energieauflosung. Weiterhin ist zu erkennen, dass die
gemessenen Energien dieses Compton-Hintergrunds durch die Kalibrierkurve in den
hochenergetischen Bereich iibertragen werden, jedoch, ohne dass dort der Peak sicht-
bar wird.
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Abbildung 3.48.: 22Na Messung. (a) Energiespektrum vor der Kalibrierung. (b)
Energiespektrum nach der Kalibrierung.

89Zr:  Abbildung 3.49 zeigt die Ergebnisse der Kalibrierung fiir eine Messung mit
897r (Phantom 3 mittig im Scanner platziert, 3D gedruckt im gleichen Verfahren
wie mit BF-FDG, ca. 4,2 MBq, 1800s). Im abgebildeten Spektrum fillt auf, dass
der 909 keV Peak durch die Verbreiterung des Spektrums bei Anwendung der Kali-
brierkurve (Abbildung 3.50) komplett verloren geht. Diese starke Verbreiterung tritt
auf, da das Modell fiir das SiPM Verhalten fiir Energien von 909 keV die Séttigung
der SiPMs deutlich iiberschatzt. Somit werden Ereignisse, die eigentlich bei 909 keV
liegen wiirden, auf hohere Energien verteilt, was wiederum zum Verlust eines er-
kennbaren Peaks fithrt. Durch die starke Verbreiterung, auch des Peaks bei 511 keV,
ist wihrend der Auswertung der Energieauflosung aufgefallen, dass die Funktion zur
Fit Bestimmung in diesem Fall nicht gut funktioniert, sodass viele der automatisch
gefundenen Fits nicht stimmen. Daher wurden fiir die Auswertung nur diejenigen
Fits einbezogen, deren Peaks zwischen 450 und 650 keV liegen. Dies ist bei 439 der
511 Kanéle, also 86%, der Fall. Die mittlere Photopeak Position liegt bei 560,05 keV
(0pos = 102,27 keV), die mittlere Energieauflosung liegt bei 44,4% (o, = 16,82%). Die
schlechtere Energieauflosung bei 8°Zr und der aktuellen Energiekalibrierung legt na-
he, dass ein erheblich breiteres Energiefenster genutzt werden muss, wenn eine Bild-
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gebung von Quellen oder Phantomen geplant ist. Die nicht optimierte Fit-Funktion
hat keinen Einfluss auf die Bildgebung, da sie in der Koinzidenzsortierung nicht an-
gewendet wird, dort wird lediglich aufgrund des gewahlten Energiefensters sortiert.
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Abbildung 3.49.: 3Zr Messung. (a) Energiespektrum vor der Kalibrierung. Der
Fit wurde hier fir die Position des 909 keV Peaks angewendet. (b) Energiespek-
trum nach der Kalibrierung mit Fit auf den 511 keV Peak.

Peakposition: Fir alle kalibrierten Spektren fallt auf, dass die mittlere Photopeak
Position nicht genau bei 511 keV liegt. Dies liegt an der Art der Bestimmung der Ka-
librierkurve und dem angewendeten Modell selbst. Dabei spielen zwei Aspekte eine
Rolle. Zum einen wird fiir die Bestimmung der Peak Position eine, an das jeweilige
Nuklid angepasste, Fit-Funktion auf den Rohspektren (in DAC-Einheiten) angewen-
det. Hier ergibt sich ein Fehler durch Abweichungen in der Fit Optimierung. Zum
anderen wird der Funktion die gefundene Position inklusive dieser Fit Ungenauig-
keiten iibergeben, was dazu fithrt, dass die Funktion in der Parameteroptimierung
nicht exakt durch den gefundenen Punkt verlaufen muss. Um hier eine hohere Ge-
nauigkeit fiir die Kalibrierkurve zu erreichen, miissten die genutzten Fit-Funktionen
weiter optimiert werden. Insbesondere bei der Positionsfindung fiir 1*3Ba spielen aber
auch die gesetzten ASIC-Schwellwerte eine Rolle, da diese, wurden sie zu hoch ge-
setzt, einen Teil des niederenergetischen Spektrums abschneiden kénnen. Wird dann
zu viel weggeschnitten, kann es dazu kommen, dass eine Position filschlicherweise
als Photopeak identifiziert wird. Abhilfe fiir dieses Problem koénnte zukiinftig eine
Kontrollmessung mit '¥3Ba nach der eigentlichen Schwellwert-Kalibrierung mit #?Na,
schaffen, die tiberprift, dass auch dort ein eindeutiges Spektrum zu erkennen ist.
Weiterhin spielen in der Genauigkeit der Energiekalibrierung auch die Aktivitdten
der verwendeten Quellen eine Rolle, die Unterschiede konnen zu einem statistischen
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Abbildung 3.50.: Kalibrierkurve aus dem angewendeten Modell fiir das SiPM
Verhalten (Unterabschnitt 3.3.3) fiir den in Abbildung 3.49 gezeigten Kanal. Da-
bei ist fiir 909 keV eine starke Séttigung der DAC-Einheiten zu erkennen, da der
909 keV Peak noch nicht im Modell beriicksichtigt wurde.

Fehler fiihren. Eine Moglichkeit der Anpassung wére hier eine unterschiedlich lange,
an die Aktivitdt der Nuklide angepasste, Messzeit innerhalb der Kalibrierprozedur.

Hoéchstwahrscheinlich wiirde auch die Nutzung weiterer Quellen mit unterschiedli-
chen Emissionsenergien helfen, die Genauigkeit der Kalibrierkurve weiter zu ver-
bessern. Vornehmlich kénnten Energien grofier als 662 keV dabei helfen, das Sétti-
gungsverhalten der SiPMs realitatsnaher abzuschéatzen. Ware die Sattigung kleiner
als bisher durch das Modell approximiert, so wiirde sich die Energieauflosung fiir
511keV verbessern. Die hier gezeigten 39Zr Messungen kénnten aufgrund des Peaks
bei 909 keV dabei eine gute Moglichkeit bieten, da dieser Peak noch klar abgrenz-
und erkennbar ist. Zum Zeitpunkt der Abgabe dieser Arbeit konnte dies mit dem
beschriebenen Modell fiir das Sattigungsverhalten der SiPMs aber noch nicht zuver-
lassig implementiert werden. Ein Ansatz, um dies zukiinftig zu ermoglichen, wére
die Einfithrung von Offset Parametern, die der Funktion bei der Optimierung mehr
Flexibilitat geben, auch den hochenergetischen 909 keV Peak mit einzubeziehen. Die-
se ware etwa moglich, wenn die Funktion nicht gezwungen ist, bei 0 zu starten. Es
gabe auch die Moglichkeit, das hier genutzte Modell zur Beschreibung des SiPM
Verhaltens passen zum exakten SiPM Modell anzupassen, was allerdings aufwendi-
ge Messungen mit dem SiPM auflerhalb der Detektormodule und des Scanners und
ggf. weitere Hardware erfordern wiirde [104, 105].
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3.7.8. Datennachbearbeitung

In diesem Abschnitt soll nun auf die Leistungsfahigkeit der selbstgeschriebenen Soft-
warekomponenten eingegangen werden, die direkt an der Verarbeitung der Messda-
ten fir die spatere Bildgebung beteiligt sind. Dies betrifft die Fit-Funktionen fir die
Peak Erkennung, die wihrend der Energiekalibrierung genutzt werden, die Koinzi-
denzsortierung sowie die Positionszuordnung, welche in ihrer Funktion in Abschnitt
3.5 beschrieben wurden.

Fit-Funktionen

Die Hauptaufgabe der Fit-Funktionen ist das prézise Finden der Photopeaks fiir die
verschiedenen Photonenenergien. Eine detaillierte Analyse der verschiedenen Funk-
tionen fur unterschiedliche Datensétze wurde in einer, von mir betreuten, Master-
arbeit durchgefithrt (Unterabschnitt A.5.3.1), weshalb hier nur auf die Auswirkung
eingegangen wird, welche ein falsch gefundener Photopeak auf die Nachverarbei-
tungsprozedur hat. Grundsétzlich lasst sich feststellen, dass die verwendeten Funk-
tionen bei erhohtem Rauschen der Messdaten sowie bei suboptimal durchgefiihrter
ASIC-Kalibrierung erheblich schlechtere Ergebnisse liefern. Letzteres ist insofern
problematisch, als diese Prozedur mit ihrem halbautomatischen Algorithmus auch
die Funktion zur Peakfindung fiir Positronenemitter verwendet. Daher wurden die
Ergebnisse stets manuell iiberpriift und dann gegebenenfalls korrigiert. Da dieser
Prozess im Verlaufe dieser Arbeit unzdhlige Male bei immer leicht unterschiedli-
chen Bedingungen durchgefiihrt wurde und nur das Spektrum, nach automatischer
Schwellwert Anpassung, nicht aber die Position der jeweiligen Photopeak Fits, aus-
gegeben wird, ist die Fehlerrate schwer zu quantifizieren. Aufgrund der niedrigen
Messzeit in dieser Prozedur von nur 60 s ist davon auszugehen, dass durch den deut-
lich hoheren Rauschanteil ein groBerer Fehler vorhanden ist, als bei den Messungen
wahrend der Energiekalibrierung mit Messzeiten von 1800 s.

Bei der Energiekalibrierung kann die Fehlerrate der drei Funktionen fiir 133Ba, #2Na,
137Cs indirekt anhand des Vergleichs der mittleren Photopeak Positionen sowie deren
Standardabweichung bestimmt werden. Tabelle 3.10 zeigt diese Werte fiir die drei
Funktionen. Es ist zu erkennen, dass die Mittelwerte und Standardabweichungen
iiber alle Detektorkanile vor der Korrektur nur sehr geringfiigig abweichen. Uber
alle Kanéle handelt es sich um nur einige wenige Kanéle, welche nachjustiert wer-
den miissen. Bei den Kanélen, bei denen die Funktionen eine fehlerhafte Position
liefern, wird der richtige Peak jedoch komplett verfehlt. Es ergeben sich somit Fehler
(Differenz von Sigma nach der Korrektur zu Sigma vor der Korrektur) von 19,42%,
21,23% und 4,15%. Die grofite Abweichung ist fiir die Fit-Funktion fiir 511 keV zu
erkennen. Hier zeigt sich fiir ?2Na, dass insbesondere die Erkennung des Photopeaks
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3.7. Charakterisierung der Einzelkomponenten

Tabelle 3.10.: Genauigkeit der Fit-Funktionen in Form der mittleren Photo-
peak Position sowie deren Standardabweichung o vor und nach der manuellen
Korrektur. Werte in DAC-Einheiten.

133Ba 22Na 137CS

Mittelwert autom. 19,85 23,33 25,75

o autom. 246 2,57 2,26
Mittelwert korr. 19,86 23,43 25,80
o korr. 206 2,12 217

zwischen dem Compton-Hintergrund des 1270 keV Peaks und dem des 511 keV Peaks
(sieche auch Abbildung 3.48 (a)), bei unterschiedlichen Rauschanteilen der Kanéle
noch deutlich verbessert werden kann. In fritheren Voruntersuchungen von ¥F-FDG
Messungen mit derselben Funktion hat sich ein deutlich geringerer Fehler bei der
Positionsfindung gezeigt, wenn in diesem Fall keine hochenergetischen Ereignisse
neben dem 511keV Photopeak vorhanden sind. Fiir 33Ba zeigt sich ebenfalls ein
hoher Fehler, der in den gezeigten Kalibrierungsdaten jedoch an grofien Schwankun-
gen zwischen den Spektren der Kanéle liegen konnte. Ein deutlich besseres Ergebnis
zeigt sich fiir die 137Cs Funktion, denn hier sind keine hochenergetischen Ereignisse
grofler 662 keV vorhanden. Zusammenfassend lésst sich also sagen, dass alle Funk-
tionen fiir eine vollautomatische Datenverarbeitung ohne manuelle Nachjustierung
noch weiter optimiert werden sollten. Auch liee sich die Komplexitéit der Nachver-
arbeitung reduzieren, wenn die spezialisierten Funktionen in einer gemeinsamen mit
verschiedenen Féllen fiir die unterschiedlichen Nuklide zusammengefasst wiirden.
Dennoch ist die Nutzung aktuell verlasslich moglich, solange die manuelle Kontrolle
und ggf. Nachjustierung durchgefithrt wird.

Koinzidenzsortierung und Positionszuordnung

Die soeben beschriebenen Fit-Funktionen haben indirekt einen Einfluss auf die Ko-
inzidenzsortierung, da die Koinzidenzen auf den, bereits in keV-Werte konvertierten,
Energien berechnet werden. Die Energiekalibrierung wiederum beruht auf der Ge-
nauigkeit der Fit-Funktionen.

In Unterabschnitt 3.5.2 wurde die Berechnung der Koinzidenzen beschrieben. Der
klassische Ansatz zur Koinzidenzsortierung wurde hierbei testweise um die Option
der Mehrfachkoinzidenznutzung ergéinzt. Durch diese Verfahren sollte der Anteil der
nutzbaren Koinzidenzen aus den singles erhoht werden. Werden diese Mehrfacher-
eignisse nicht genutzt, so ergibt sich fiir einen représentativen Datensatz aus einer
Messung mit Phantom 4 ein Koinzidenzanteil an den singles von 0,96%. Mit der
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3. Der MERMAID PET-Prototyp

Verwendung der Mehrfachereignisse liegt der Anteil bei 1,00%. Dadurch, dass dieses
Verfahren nur geringfiigig mehr Koinzidenzen ermittelt, bei denen aber nicht mit
Sicherheit bestimmt werden kann, dass es sich dabei um passende Koinzidenzen aus
dem gleichen Annihilationsereignis und nicht um gestreute Photonen handelt, wur-
de es nicht weiter genutzt. Ein zusétzliches Problem konnte dabei sein, dass durch
das implementierte Verfahren eine einseitige Betrachtung der Mehrfachereignisse
von der Detektorseite des ersten Ereignisses aus stattfindet. Es besteht daher die
Moglichkeit, dass eines der gefundenen Photonen zwar im Zeit- und Energiefenster
liegt, jedoch eigentlich zu einem anderen Ereignis auflerhalb des initialen Zeitfens-
ters gehort. Fir die weitere Nutzung des Prototyps miisste somit noch detaillierter
untersucht werden, ob dieses Verfahren einen Vorteil mit sich bringt oder den Anteil
an falschen Koinzidenzen sogar erhoht. In allen, spater in dieser Arbeit gezeigten,
rekonstruierten Bildern wurde die Koinzidenzsortierung ohne die Verwendung der
Mehrfachereignisse verwendet.

Abbildung 3.51 zeigt die LORs der berechneten Koinzidenzen fiir eine Messung
(Phantom 4, Tabelle 3.3, S. 81, mittig platziert) mit drei Rotationsschritten, die
einzelnen Schritte sowie die dazugehorigen LORs sind farblich kodiert. Dabei stel-
len die Endpunkte der Linien die Kristallmittelpunkte dar. Bei der Messgeometrie
mit drei Schritten ist eine Uberlagerung der Kristallmittelpositionen zwischen den
Schritten sichtbar. Es werden in der Darstellung nicht alle LORs der Messung ge-
nutzt, sondern nur jede tausendste. Schon bei dieser reduzierten Anzahl an Linien
werden symmetrische geometrische Strukturen sichtbar, an denen sich die LORs
schneiden, welche durch die Modulanordnung sowie Rotationsschrittzahl verursacht
werden. Es lasst sich feststellen, dass das geometrische FOV transaxial eine anné-
hernd hexagonale Struktur mit einem Innendurchmesser von 38 mm hat, in der Ko-
inzidenzen gemessen werden kénnten. Diese ist ebenfalls durch die Modulanordnung
und die drei Rotationsschritte bedingt. Auswertungen zum tatséchlich nutzbaren
FOV folgen in Abschnitt 4.2.

Innerhalb der Positionszuordnung werden alle Koinzidenzen so zugeordnet, als wenn
es keine Bewegungszeit der Module zwischen den Rotationsschritten gabe. Dadurch
werden Koinzidenzen an Positionen verteilt, an denen sie in der Realitat aufgrund der
Bewegung noch nicht waren. Dies kann zu einer Verschlechterung der Bildqualitat
fithren. Aktuell wird dieser Effekt jedoch noch als vernachléssigbar eingeschéitzt, da
der Motor, welcher die Module mit einer Geschwindigkeit von 0,19 Umdrehungen
pro Sekunde dreht, fiir die 60° pro Schritt nur 0,9s, benétigt. Dennoch steigt die
Zahl der Koinzidenzen, die wihrend dieser Bewegung falsch positioniert wird mit der
Aktivitdt bzw. der Rate der Koinzidenzen des gemessenen Phantoms. Fir das hier
gemessene Phantom mit einer typischen Aktivitat (4,24 MBq/ml, siche Abschnitt
4.4) mit einer Koinzidenzrate von 335 Koinzidenzen pro Sekunde bedeutet es eine
Fehlplatzierung von 603 Koinzidenzen. Das entspricht 0,1% der Gesamtkoinzidenzen.
Dies kann zukiinftig verbessert werden, indem je nach Anzahl der Rotationsschritte

118



3.7. Charakterisierung der Einzelkomponenten

die Koinzidenzen, die dann in den Zeitraum einer Bewegung fallen, nicht mehr einer
der Detektorpositionen in einem der Schritte zugeordnet werden.

Weiterhin fallt in Abbildung 3.51 auf, dass einige der LORs deutlich abseits des
Zentrums des FOV verlaufen. Aufgrund des Durchmessers des hier verwendeten
Phantoms 4 (Tabelle 3.3, S. 81) von 15 mm, kénnen die, als Koinzidenz bestimm-
ten, singles solch einer LOR nicht aus einem ungestreuten Annihilationsereignis im
Phantom stammen. Auch wenn es moglich wére, dass es sich um ein single han-
delt, bei dem das Positron aufgrund seiner Reichweite nicht im Phantom, sondern
in der, das Phantom umgebenden Luft, annihiliert ist, so spricht doch viel dafiir,
dass es sich bei diesen singles um zuféllige Koinzidenzen (engl. randoms) oder um
gestreute Koinzidenzen handelt. Aktuell wird noch keine Form der Streu- und /oder
random-Korrektur angewendet. Um in Zukunft eine Streukorrektur zu implemen-
tieren, gibt es verschiedene Ansitze. Eine Moglichkeit wére die Nutzung mehrerer
Energiefenster wie etwa in Adam et al. [106], es besteht aber auch die Moglichkeit
neue Verfahren unter Nutzung von kiinstlicher Intelligenz zu verwendeten, wie etwa
in Berker et al. [107].

Koinzidenzzeitauflosung

Die CTR ist ein wichtiger Parameter zur Charakterisierung eines PET Systems.
Auch wenn ToF-Messungen fiir MERMAID selbst bei bestmoglich zeitoptimierten
Detektoren aufgrund des kleinen Scannerradius nicht nutzbar sind, so gibt sich hier-
mit eine gute Vergleichsmoglichkeit zu anderen Kleintier PET-Scannern.

Die im Folgenden gezeigten Ergebnisse basieren auf ®F-FDG Messungen mit Phan-
tom 4 und einer Aktivitat von 7,25 MBq zum Messstart. Abbildung 3.52 zeigt die
Verteilung der Koinzidenz Zeitdifferenzen fiir drei verschiedene Koinzidenzzeitfens-
ter und zwei unterschiedliche Energiefenster. Im Vergleich der drei Zeitfenster fallt
auf, dass alle Koinzidenzen innerhalb eines Fensters von 2 ns gefunden werden. Eine
Vergroflerung des Fensters erhoht lediglich das Rauschen. Auch eine Verdnderung
des Energiefensters andert nichts an der Verteilung der Zeitdifferenzen, es steigt le-
diglich, wie zu erwarten, die Gesamtzahl an Koinzidenzen. Weiterhin fallt auf, dass
fiir alle drei Fenster eine Verteilung erkennbar ist, die eher der Uberlagerung drei-
er Peaks entspricht. Etwa auf halber Hohe des Maximums der Verteilung erkennt
man eine deutliche Verbreiterung des Peaks, welche sowohl fiir positive als auch fiir
negative Zeitdifferenzen auftritt, jedoch nicht komplett symmetrisch ist. Diese Ver-
breiterung ist wahrscheinlich durch die nicht optimierten Zeitdiskriminatoren der
ASICs und einer daraus resultierenden Verzogerung einiger Ereignisse in der Akzep-
tanzlogik zu erklaren. Ein dhnliches Verhalten wurde auch von anderen Gruppen
wéahrend der Charakterisierung der PETsys ASICs beobachtet, wenn auch mit noch
starker ausgepréagten Seitenpeaks, etwa von Schug et al. [108]. Ein nicht Gaufisches
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Abbildung 3.51.: Darstellung der LORs aus den berechneten Koinzidenzen fiir
drei Rotationsschritte (Blau, Griin und Rot). Die Endpunkte stellen jeweils den
Kristallmittelpunkt dar. Es ergibt sich ein anndhernd hexagonales geometrisches
FOV, indem Koinzidenzen gemessen werden koénnen (gestrichelte Linien).
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3.7. Charakterisierung der Einzelkomponenten

Verhalten wird allerdings auch bei anderen Gruppen beobachtete, welche andere
ASICs nutzen, wie in Kang et al. [63].

Wird nun die Koinzidenzzeitauflosung fiir diese Spektren inklusive der Verbreiterun-
gen berechnet, ergeben sich Werte, die grofler sind, als die tatsédchlich vorhandene
Auflésung. Die CTR wird als FWHM eines Fits mit logistischer Verteilung bestimmt.
Aufgrund der Verbreiterungen ist eine optimale Anpassung der Funktion nicht mog-
lich, das Maximum wird etwas tiber-, die Breite etwas unterschétzt. Oft wird die
CTR mit einer Gaufunktion gefittet, hier liefert dies im Vergleich zur logistischen
Verteilung jedoch schlechtere Ergebnisse, da die Form der realen Verteilung eher
einer Uberlagerung mehrerer Gaufunktionen entspricht, siche Abbildung 3.53 (a).
Ein Fit mit solch einer Uberlagerung, wie etwa in Gundacker et al. [109]), konnte
fiir diese CTR nicht passend realisiert werden. Dennoch kann die native CTR mit
diesem Fit schatzungsweise mit 920 ps angegeben werden.

Davon ausgehend, dass die beschriebenen Verbreiterungen durch die Einstellungen
der Elektronik und nicht durch die eigentlichen Messzeiten der Koinzidenzereignisse
bedingt sind, kann eine Korrektur der Zeitverteilung durchgefiihrt werden. Dabei
werden in einer Messung mit hoher Statistik (7,25 MBq, 1800s), fiir alle vorkom-
menden Detektorkombinationen (65536 im aktuellen System), in den Koinzidenzen
die mittleren Koinzidenzzeitdifferenzen ¢ bestimmt. Die urspriingliche Koinzidenz-
zeitdifferenz t,,.ss kann dann pro Eintrag um diesen Mittelwert korrigiert, also ver-
schoben werden, um die korrigierte Koinzidenzzeitdifferenz tx,,., zu erhalten:

tkor'r’ - tmess —t. (310)

Damit ergibt sich eine deutlich schmalere Verteilung ohne Verbreiterungen (Abbil-
dung 3.53 (b)), der Wert aus diesem Fit betragt 289 ps. In diesem Fall beschreibt der
Fit die tatsachliche Verteilung mit Ausnahme eines bins sehr gut. Da ein sehr hoher
Ausschlag bei einer Zeitdifferenz von -3.6 ps (Zentrum des bins, Breite 20 ps) auffallt,
muss fiir zukiinftige Auswertungen weiter evaluiert werden, ob dieses Verfahren fir
die Korrektur bei der verwendeten Statistik anwendbar ist. Bei der hier genutzten
Messung sind, trotz hoher Anfangsaktivitat des Phantoms und langer Messzeit, im
Mittel nur 27 Koinzidenzen pro Kanalpaar vorhanden. Da die Standardabweichung
bei 14 Koinzidenzen pro Kanalpaar liegt, sollten hier zukiinftig Messungen genutzt
werden, welche deutlich mehr Koinzidenzen pro Kanalpaar aufweisen. Alle in dieser
Arbeit gezeigten Bilder wurden aufgrund der genannten Unsicherheit noch mit der
nicht korrigierten Zeitverteilung rekonstruiert. Vergleicht man nun aber diese vor-
laufigen Werte fiir die CTR mit zeitoptimierten Testsystemen [110, 111] mit knapp
unter 100 Picosekunden FWHM, oder préklinischen PET Scannern anderer Arbeits-
gruppen [64, 63| mit bis zu 10n Zeitfenstern, so zeigt sich fir MERMAID, trotz des
Fokus auf Energie- und nicht Zeitoptimierung des Systems, eine vergleichsweise gute
Zeitauflosung.
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Abbildung 3.52.: Darstellung der Koinzidenzzeitdifferenzen iiber alle Detektor-
kanéle fiir Koinzidenzzeitfenster von 6, 4 und 2 Nanosekunden fiir Energiefenster
von (a) 450-550keV und (b) 400-600 keV.

3.8. Diskussion und Zusammenfassung MERMAID
Prototyp

In diesem Kapitel wurde beschrieben, wie der MERMAID Prototyp von einer ers-
ten PoC Version auf die derzeitige Version verbessert worden ist. Dabei wurde die
Anzahl an Detektormodulen deutlich erh6ht, um ein gréfleres FOV und auch eine
hohere Sensitivitdat zu ermoglichen. Die neuen Module nutzen dieselben SiPMs und
ASICs, durch die Platzierung der SiPMs auf neuen Platinen und auch im Bezug
auf die optische Kopplung der SiPMs mit den Szintillationskristallen mussten die
Kalibrierparameter neu bestimmt und ASIC Parameter optimiert werden. Fiir al-
le Detektorkanéle konnte eine Energiekalibrierung durchgefiihrt werden, welche das
SiPM Verhalten ndherungsweise approximiert. Alle Detektorkomponenten wurden
in einem Aufbau inklusive der notwendigen Mechanik zusammengefasst; eine eigene
Softwareumgebung fiir die Kalibrierungen, Datennachverarbeitung und Messsteue-
rung wurde aufgesetzt. Zudem wurden die Einzelkomponenten des Prototyps, soweit
moglich, einzeln und unabhéangig charakterisiert; es wurde diskutiert, inwiefern die
vorhandenen Eigenschaften sich auf die spatere Bildgebung auswirken. Die grund-
sitzliche Fignung der Komponenten fiir den Prototyp konnte dabei bestétigt wer-
den.

Innerhalb dieser Arbeit lag der Fokus stets darauf, das Gesamtsystem, also den Pro-
totyp sowie alle dazugehorigen Hard- und Softwarekomponenten in einen Zustand zu
bringen, in dem das System in der Lage ist, PET Bildgebung fiir Zebrafische durch-
zufiihren. Um dieses Ziel zu erreichen, wurden die Komponenten so weit untersucht,
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Abbildung 3.53.: Darstellung der (a) unkorrigierten sowie der (b) korrigierten
Zeitdifferenzen mit logistischem Fit (Rot). Die Breite pro bin betrdgt 20 ps. CTR
unkorrigiert: 920 ps. CTR korrigiert 289 ps.

dass wesentliche Probleme identifiziert und korrigiert werden konnten. Die Entschei-
dungen aus dem MERMAID Projektverlauf tiber die aktuellen SiPMs, die teilweise
schon vor dieser Arbeit gefallen sind, haben sich nicht als optimal erwiesen. Zwar
haben die SiPMs eine sehr hohe PDE und zusammen mit den genutzten Kristallen
besitzen sie eine hohe rechnerische raumliche Auflésung, dennoch hat sich die geringe
Zahl an SiPM Pixeln pro Kanal mit der damit einhergehenden starken Sattigung des
Signals fiir hohe Photonenenergien und der daraus resultierenden, schlechten Ener-
gieauflosung, insbesondere fiir Nuklide mit hochenergetischer Gammaemissionen, als
grofes Problem herausgestellt, welches nicht vollstdndig kompensiert werden kann.
Nach Moglichkeit sollte ein Tracer mit Gammaenergien nicht grofler als 511 keV ge-
nutzt werden, um mit MERMAID die bestmogliche Bildgebung zu erzielen. Zudem
hat die breite Streuung des Szintillationslichts in den Kristallmatrizen unter Um-
standen auch noch einen negativen Einfluss auf die Energieauflosung. Die in dieser
Arbeit vorgestellten Kalibrierungs- und Korrekturansiatze konnen diese Auflosung
bei weiterer Optimierung sicherlich noch etwas verbessern, grundséatzlich andere Er-
gebnisse werden mit diesem Aufbau jedoch nicht mehr erreicht werden kénnen. Im
Rahmen des Gesamtprojekts ist zukiinftig geplant, den PET-Prototyp zu erweitern.
Erfolgt dies, so sollten die in Betracht gezogenen Komponenten, wenn sie sich zu-
vor durch Monte-Carlo Simulationen als grundsatzlich geeignet erwiesen haben, vor
dem Zusammenbau weitaus detaillierter getestet werden. Bei der Ausleseelektronik,
insbesondere den ASICs hat sich aber ein zufriedenstellendes Bild ergeben, es liegen
keine negativen Effekte hinsichtlich der Digitalisierung der Signale vor, die nicht
korrigiert werden kénnten. Die CTR des Systems hat sich im Vergleich zu anderen
Systemen sogar als sehr gut herausgestellt.
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3. Der MERMAID PET-Prototyp

Inwiefern die soeben genannten Aspekte nun die Bildgebung beeinflussen und ob das
Ziel der Zebrafisch PET-Bildgebung weiter moglich ist, wird im néchsten Abschnitt
detailliert ausgewertet.
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Die Bildgebungseigenschaften des MERMAID Systems wurden unter Zuhilfenahme
der bereits in Abschnitt 3.6 beschriebenen Quellen und Phantome durchgefiihrt. Die
Messungen und deren Auswertungen erfolgten in Anlehnung an géngige Charakteri-
sierungsverfahren, wobei aufgrund des kleinen FOV einige Anpassungen notwendig
waren. Vorlaufige Ergebnisse wurden bereits publiziert, siehe Seeger et al. [112, 113],
sowie auf Konferenzen vorgestellt (siehe Abschnitt A.6).

4.1. Bildrekonstruktion

Fiir die Bildrekonstruktion wird eine, von meinem Kollegen und Doktorand Hong
Phuc Vo in der Arbeitsgruppe fiir Nuklearbildgebung implementierte, Variante eines
iterativen, statistischen Rekonstruktionsalgorithmus (siehe auch Abschnitt 2.5), spe-
ziell eines mazimum-a-posteriori-one-step-late (MAP-OSL) mit einem total-variation
prior (TV-prior) [114], verwendet:

(k+1) f(k) Q5
fi = Ly D - (4.1)
S;+ BENED T g [

Neben der Sensitivitat S; befindet sich im ersten Nenner ein Term, der dem TV-
prior nach Persson et al. [115] mit dem freien Parameter [ entspricht und fiir eine
Regularisierung der des inversen Problems verantwortlich ist. Dieser bestimmt, wie
OU berechnet wird. Letzterer wurde fiir alle Rekonstruktionen auf einen Wert von
£=0.001 festgesetzt.

Dieser Algorithmus ist iiber die Systemmatrix speziell an die Geometrie des Sys-
tems angepasst. Um die mangelnde Information tiber die DOI der Photonen im
Szintillationskristall zu kompensieren, wurde ein sogenannter multiray-Ansatz [55]
mit zufélliger Verteilung der Position innerhalb des Kristalls in die Berechnung von
S; integriert. Die Koordinaten der Position werden bei der Verteilung dabei auf der
Oberflache des Kristalls uniform und entlang dessen Tiefe dem Lambert-Beerschen-
Gesetz folgend, approximiert. Eine Effizienzkorrektur wird anhand der gemessenen
Effizienzen pro Modul (siehe Unterabschnitt 3.7.4) derzeit umgesetzt, ist aber in den,
im weiteren Verlauf gezeigten, Bildern noch nicht enthalten. Eine Schwéchungskor-
rektur wurde bisher noch nicht implementiert. Um Artefakte, die an den Réndern
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der rekonstruierten Bilder auftreten, zu unterdriicken, wurde eine zylinderférmige,
in Durchmesser und Lange einstellbare, Maske mit einem standardméfigen Durch-
messer von 20 mm und einer Lange von 8 mm anwendet. Diese Maske wird bei jeder
Bildausgabe (also nicht innerhalb der Berechnung fir jeden Iteration) auf das Re-
konstruktionsvolumen angewendet. Intensitatswerte auflerhalb dieser Maske werden
dabei auf null gesetzt.

4.2. Sensitivitat und FOV

Unter der Sensitivitdt des Systems werden hier zwei unterschiedliche Aspekte be-
trachtet. Zum einen wird unter Sensitivitdt die vom Bildrekonstruktionsalgorith-
mus berechnete Sensitivitat S; (auch als Sensitivitatsbild bezeichnet) auf Basis der
moglichen LORs sowie des Systemmodells verstanden, aus der das nutzbare FOV
abgeleitet werden kann. Zum anderen bezeichnet Sensitivitdt klassischerweise das
Verhéltnis an detektierten Ereignissen zur Zahl der emittierten Photonen. Zur Mes-
sung letzterer gibt es in der Literatur unterschiedliche Ansétze, etwa durch die Ver-
schiebung einer Punktquelle entlang der z-Achse des Systems (NEMA Protokoll
[29]), oder durch die Messung einer ausgedehnten Quelle mit streuendem Medium
[116, 117].

Zunachst wird in Abbildung 4.1 die berechnete Sensitivitéit (siehe vorheriger Ab-
schnitt) fir alle Raumrichtungen betrachtet. Fir alle Ansichten fallt auf, dass die
Sensitivitat ein ausgeprégtes, schmales Maximum (rot dargestellt) mittig im Scanner
besitzt. Abseits dieses Maximums zeigt sich in der transversalen Ansicht ein grofler
Bereich annahernd gleicher Sensitivitdt (Griin), welcher an den Réndern deutlich
die Form der Messgeometrie, in diesem Fall drei Schritte mit je 60° Rotation, auf-
weist. Werden andere Messgeometrien genutzt, so dndert sich die Form, der Bereich
hoher Sensitivitdat bleibt dabei aber im Wesentlichen unverdndert. Dies wurde in
einer Bachelorarbeit (Unterabschnitt A.5.2.6) detailliert untersucht. Fir die Bildge-
bung ist nur ein kleiner Teil nutzbar, da Ereignisse aus Bereichen einer niedrigen
Sensitivitat schlechter durch den Rekonstruktionsalgorithmus kompensiert werden
konnen. Abgeschitzt werden kann dieser Bereich durch die FWHM der Sensitivitét,
die hier transversal bei 15,84 mm liegt. Alle Objekte, die entweder grofier als ein Ra-
dius von 8 mm oder in einem grofleren Abstand als diesem vom Zentrum platziert
werden, konnen zwar immer noch abgebildet werden, allerdings nur unter deutlicher
Verschlechterung der rdumlichen Auflosung.

Fir die Messung der Sensitivitit von MERMAID wurde, angelehnt an das NE-
MA Protokoll, eine *Na Punktquelle ((Quelle 3, Tabelle 3.2, S. 79)) entlang der
z-Achse des Systems verschoben. Entgegen dem Protokoll wurde die Probe nicht in
Schrittweiten verschoben, die der Schichtdicke der rekonstruierten Bilder (0,25 mm)
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Abbildung 4.1.: Sensitivitdt in der Rekonstruktion fiir drei Rotationsschritte
und jeweils 60° fiir eine VoxelgréBe von 0,25 mm?® mit normierter Intensitit.

entsprechen, sondern in Schritten von 0,5 mm, da keine lineare Biithne mit einer ho-
heren Prazision verfiighar war. Pro Position wurde die Quelle fiir 300s gemessen.
Dies entspricht fiir das Standard Energiefenster von 450 bis 550keV an der Posi-
tion im Zentrum des FOV einer Koinzidenzanzahl von 112622. Auch wenn nicht
bestimmt werden kann, wie hoch der Anteil echter Koinzidenzen daran ist, so liegt
die Anzahl doch deutlich tiber den laut NEMA empfohlenen 10000 echten Koinzi-
denzen, nach denen sich die Messzeit richten soll. Dennoch kénnen diese Daten fiir
eine erste Abschiatzung der Sensitivitdt genutzt werden. Die absolute Sensitivitit S,
bestimmt sich nach

A 100

0, 9060

wobei Ry die Rate der Koinzidenzen pro Sekunde, Rp die Rate des Hintergrunds und
A die Aktivitat der Quelle in Bq darstellen [29]. Zum Vergleich wurde die Sensitivitét
mit dem Standard Energiefenster (450 bis 550 keV) sowie mit zwei groBeren Fenstern
von 400 bis 600 und 300 bis 600 keV berechnet.

S, = (4.2)

Das Ergebnis ist in Abbildung 4.2 dargestellt. Die maximale Sensitivitdt mit dem
grofiten Energiefenster liegt bei 0,31%, beim Standard Energiefenster liegt die Sen-
sitivitat sogar nur bei 0,06%. Im Vergleich zu anderen Kleintier PET Scannern mit
einem oder sogar mehreren kompletten Detektorringen, bei denen die Sensitivitit
fir gingige Energiefenster zwischen 6 und 10% und fir groe Energiefenster sogar
bei bis zu 12% liegt [67, 118], war fiir MERMAID, aufgrund der Detektorgeometrie
klar, dass die Sensitivitdt um einige Groflenordnungen niedriger liegen wird. Ein
Vergleich mit kommerziellen Kleintier Scannern ist daher nicht sinnvoll. Im Ver-

127



4. Evaluation der Bildgebung

—&—450-550 keV
—=—400-600 keV|
300-600 keV

o
w

0257

Absolute Sensitivitat [%]
o S o
- [#)] %]

o
o
&
*,
& |
b
@
I
o]
4

=== : : — i
-6 -4 -2 0 2 4 6

Position z-Achse

Abbildung 4.2.: Berechnete absolute Sensitivitét fiir drei unterschiedliche Ener-
giefenster angelehnt an das NEMA Protokoll mit Messungen der 2?Na Punktquel-
le in 0,5mm Schritten entlang der z-Achse des Systems.

gleich zu anderen Forschungsprototypen, wie etwa von Kang et al. [63] vorgestellt,
sieht man, dass dort bei einem Energiefenster von 440 bis 560 keV trotz mehrerer
kompletter Detektorringe auch nur eine Sensitivitat von 1,56% erreicht wird. Die
Form der Sensitivitat in MERMAID deckt sich mit den Erwartungen. Im Bezug
auf das axiale FOV kann somit maximal ein Bereich von 8 mm in einer Messung
abgedeckt werden, da hier die Sensitivitat bereits auf 18,6% des Maximums abge-
fallen ist. Fiir zukiinftigen Messungen mit ausgedehnten Objekten sollte allerdings
verifiziert werden, ob dieses axiale FOV wirklich nutzbar ist.

4.3. Raumliche Auflosung

Aufgrund der verbauten Detektoren mit Kristalldurchmessern von 1,12 mm ist fir
den MERMAID Prototyp, Gleichung 2.22 folgend, eine intrinsische Auflésung von
0,56 mm FWHM fiir Punktquellen im Zentrum des FOV zu erwarten. Diese ideale
Auflésung wird fiir tatsdchliche Messungen jedoch durch diverse physikalische und
geometrische Effekte verringert. Fiir die Auswertungen wurden zunidchst FWHM mit
einem GauB-Fit unter der Nutzung der Software Amide bestimmt. Fiir die weitere
Analyse wurde die FWHM dem NEMA Protokoll [29] folgend bestimmt.

Zur Bestimmung der rdumlichen Auflosung wurde zunéchst die ?2Na Zweipunkt-
quelle (Quelle 2, Tabelle 3.2, S. 79) verwendet, da mit dieser auch zeitgleich die
korrekte Positionszuordnung der Koinzidenzereignisse validiert werden konnte. Die
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4.3. Raumliche Auflésung

(a) Tteration 10 (b) Tteration 20 (c) Tteration 30

Abbildung 4.3.: Rekonstruierte Bilder der Zweipunktquelle (150x150x60, Vo-
xelgréBe 0,25 mm?, transversale Ansicht, normierte Intensitét in a.u.). Fiir jeden
der Punkte ist als ROI die originale Grofle der Punktquellen in Orange einge-
zeichnet. Fiir den oberen Punkt ist die Position des Linienprofils eingezeichnet,
welche fiir die Berechnung der FWHM genutzt wurde.

Quelle wurde dabei mittig im FOV platziert, sodass die beiden Punkte entlang der
x-Achse des Systems ausgerichtet waren. Die Messung erfolgte tiber einen Zeitraum
von 300s bei einer Rotation in drei Schritten mit je 60°.

Abbildung 4.3 zeigt die Ergebnisse der Bildrekonstruktion fiir diese Messungen und
verschiedene Iterationszahlen. Die Voxelgrofie betriagt 0,25 mm3. Betrachtete man
die rekonstruierte Grofle der Punktquellen, so féllt auf, dass die Grofle mit stei-
gender Iterationszahl abnimmt (siche Tabelle 4.1). Auch der Abstand zwischen den
beiden Punkten ist mit 4,75 mm kleiner als der nominelle Abstand von 5mm. Der
Abstand éndert sich dabei nicht mit der Iterationszahl. Wird nun die FWHM als
Parameter zur Bestimmung der rdumlichen Auflésung herangezogen, so zeigt sich
aufgrund der Abhéngigkeit von der Iterationszahl eine nur begrenze Aussagekraft.
Der Effekt des Schrumpfens von Phantomen mit groflem Kontrast, oder, wie in
diesem Fall, Punktquellen ohne radioaktiven Hintergrund, in Verbindung mit der
Nutzung von iterativen Rekonstruktionsmethoden wurde bereits beobachtet, siehe
z.B. Gong et al. [119]. Da auch der Abstand zwischen den Quellen kleiner ist als
nominell und dieser Effekt sich nicht mit der Iterationszahl verdndert, liegt nahe,
dass dabei ein weiterer Effekt eine Rolle spielt. Einer dieser moglichen Effekte wére
der Partialvolumeneffekt. Dadurch kénnte bei einer Voxelgréfe von 0,25 mm? auch
die Abweichung der gemessenen Punktbreite im Vergleich zur nominellen erklart
werden.

Um nun die rdumliche Auflosung besser und verlésslicher bestimmen zu koénnen,
wurde versucht, die gleiche Quelle in einer Messung mit kleinerem Kontrast, al-
so mit aktivem Hintergrund zu vermessen. Um das zu realisieren, wurde dieselbe
Zweipunktquelle mit einem Adapter aufrecht in einem 15ml Zentrifugenréhrchen
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Tabelle 4.1.: FWHM (aus Gauffit) entlang der x-Achse des Systems fir den
zentralen Punkt fiir verschiedene Iterationen.

Iteration FWHM [mm]

10 0,33
20 0,73
30 0,70

platziert und das Volumen um die Quelle herum mit einer ¥*F-FDG-Losung mit ei-
ner Konzentration von ca. 0,28 MBq/ml gefiillt (Fiillvolumen 4,5 ml). Das Réhrchen
wurde dann mittig, entlang der z-Achse des Systems, im Scanner platziert und die
Daten so aufgenommen wie zuvor. Bei der Betrachtung dieser Ergebnisse zeigt sich,
dass trotz Hintergrundaktivitat, im Vergleich zur vorherigen Messung, keine signifi-
kante Veranderung der FWHM festzustellen ist; die Breite sinkt auch weiterhin mit
steigender Iterationszahl. Trotz der, auf den ersten Blick, grolen Menge an Aktivitéit
um die Punktquelle herum zeigt sich, dass in diesem Versuch dennoch ein sehr hohen
Aktivitdtsgradient zwischen den Punktquellen und der 8F-FDG-Loésung von etwa
2000:1 vorhanden war. Betrachtet man aber nun den rekonstruierten Punktabstand
entlang der z-Achse, so ist festzustellen, dass dieser mit einem Wert von 4,96 mm (£
0,25 mm durch Voxelisierung) ziemlich genau dem realen Abstand der Punktquellen
entspricht. Die kleine Abweichung kann durch Fehler bei der Positionierung, der fiir
die Berechnung genutzten ROIs, bedingt sein.

Unabhéngig vom Einfluss der Rekonstruktion auf die Ergebnisse der FWHM, wur-
de nach weiteren Moglichkeiten zur Bestimmung der rdumlichen Auflésung gesucht,
insbesondere auch mit einem kleineren aktiven Quellendurchmesser, mit dem die
maximal rdumliche Auflosung bestimmt werden kann. Naheliegend ist natiirlich
die Anwendung des, bereits in den Grundlagen (Abschnitt 2.7) genannten NEMA
Standards zur Charakterisierung von Kleintier PET Scannern [29]. Dort wird eine
Punktquelle von max. 0,3 mm eingesetzt, die einem Wiirfel von 10 mm Kantenlén-
ge aus streuendem Material (Acryl) eingebettet ist (Quelle 3, Tabelle 3.2, S. 79).
Im Vergleich zum NEMA Protokoll mussten jedoch einige Verdnderungen an der
Messung vorgenommen werden, um sich an MERMAID anzupassen, dessen FOV
deutlich kleiner als jenes kommerzieller Kleintier Scanner ist. Zunachst wurde die
Quelle nur statisch, im Zentrum des FOV gemessen. Zwecks besserer Vergleichbar-
keit zu den bisherigen Ergebnissen mit den bekannten Rekonstruktionsparametern
wurde iterativ rekonstruiert, das Protokoll sieht eine gefilterte Riickprojektion vor.
Die Messung wurde iiber einen Zeitraum von 1800s bei drei Rotationsschritten und
60° Drehwinkel durchgefiihrt.

Die Ergebnisse der Rekonstruktion sind in Abbildung 4.4 und Tabelle 4.2 darge-
stellt. Sowohl in der transversalen, als auch der sagittalen Ebene ist die Punktquelle
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Abbildung 4.4.: Rekonstruktion der NEMA Punktquelle im Zentrum des Scan-
ners, Voxelgrofie 0,25 mm?, Iteration 20, normierte Intensitit in a.u.

(a) Transversal (b) Sagittal

Tabelle 4.2.: FWHM (in mm) der NEMA Punktquelle fiir alle Raumrichtungen
und drei verschiedene Iterationsschritte bei einer VoxelgréSe von 0,25 mms3.

Iteration FWHM x-Achse FWHM y-Achse FWHM z-Achse

10 0,770 0,818 0,739
15 0,681 0,734 0,706
20 0,627 0,687 0,681

klar definiert, aber mit einer zu erwartenden, deutlichen Verbreiterung zu erkennen.
Da die Voxelgrofle in diesem Fall genau der Grofle der Punktquelle entspricht und
die Quelle auch unterhalb der intrinsischen Auflosung des Systems liegt, ist hier
nicht mit einer Breite von 0,25 mm im rekonstruierten Bild zu rechnen. Aus diesen
Bildern ergeben sich FWHM Werte, welche erneut das bereits beschriebene Ver-
halten in Bezug auf die Iterationsschritte zeigen. Dennoch kann aus diesen Werten
abgeleitet werden, dass System im Zentrum des FOV eine submillimeter Auflésung
besitzt. Um einen Wert prézise ermitteln zu koénnen, muss aber der Einfluss des
Rekonstruktionsalgorithmus besser verstanden werden.

Die Rekonstruktion der gleichen Messungen, nun mit einer Voxelgréfie von 0,1 mm?,
zeigt, dass sich die FWHM auch bei bis zu 100 Iterationen weiter verkleinert (Ab-
bildung 4.5 (a)). Das Verhalten der FWHM Werte zeigt keinen klaren Trend. Bis
zu Iteration 30 konnte man das Verhalten als einen nédherungsweise exponentiellen
Abfall bezeichnen, danach folgt jedoch ein Abschnitt, der sich eher linear verhélt.
Die Daten kénnen mit einem Bestimmtheitsmafl R? von 0,9949 approximiert werden,
wobei dieser Fit auf ein wahrscheinlich konvergierendes Verhalten der FWHM Werte
schliefen ldsst. Ob das tatséchlich der Fall ist, miisste mit weiteren Iterationsschrit-
ten getestet werden. Da jedoch weiter nicht klar ist, ab welchem Iterationsschritt
die bestmogliche rdumliche Auflosung erreicht wird und ab wann nur noch der Algo-
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rithmus fiir die Verkleinerung der Werte verantwortlich ist, wird hier das Verhalten
die mittlere quadratische Abweichung (engl. mean squared error) (MSE) zurate ge-
zogen. Die MSE ist ein Maf§ fiir den Unterschied zwischen zwei Bildern, hier dem
der verschiedenen Iterationen. Ab einem bestimmten Mafl der Ahnlichkeit (méglich
kleiner MSE Wert) kann angenommen werden, dass keine Verbesserung des Bildes
mehr auftritt. In Abbildung 4.5 (b) ist zu erkennen, dass die Werte bis etwa Iterati-
on 30 fallen. Fiir weitere Iterationsschritte fangen die Werte an stark zu schwanken,
was dafiir spricht, dass das Bild starker anfangt zu rauschen und man davon ausge-
hen konnte, dass hier keine Verbesserung durch den Algorithmus mehr auftritt. Eine
klare Grenze, ab wann weitere Iterationsschritte keine Verbesserung mehr bringen
ist aber nicht festzulegen. Es lédsst sich aus diesen Ergebnissen schlieflen, dass das
Verhalten des Algorithmus hier noch detaillierter und auch fiir weitere Datensétze
untersucht werden muss.

Um nun in dieser Arbeit eine Abschiatzung fiir die rdumliche Auflésung des MER-
MAID Systems geben zu konnen, wird der Iterationsschritt genutzt, bei dem die
negative Steigung des Fits der FWHM Werte kleiner als -0,01 ist. Dieser Schwell-
wert von einem Prozent dient hier in erster Ndherung als Abbruchkriterium, da
davon ausgegangen werden kann, dass die ab diesem Punkt pro Iteration auftre-
tenden Veranderungen keine Verbesserung des Bildes mehr mit sich bringen. Dies
ist ab Iteration 22 der Fall. Abbildung 4.6 zeigt die rekonstruierten Bilder fiir diese
Iteration fiir alle drei Ansichten. Die FWHM betragen: 0,63 mm fir die x-Achse,
0,73 mm fiir die y-Achse und 0,69 mm fiir die z-Achse.
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Abbildung 4.6.: Rekonstruktion der NEMA Punktquelle im Zentrum des Scan-
ners, Voxelgrofie 0,1 mm?, Iteration 22, normierte Intensitit in a.u.

(a) Transversal (b) Koronal (c) Sagittal

Die soeben dargestellten Werte bestimmen sich aus den Messungen mit Punktquel-
len im Zentrum des FOV in Anlehnung an das NEMA Protokoll. Um den zu er-
wartenden Abfall der Auflésung an den Réndern des FOV zu bestimmen, wurde die
Punktquelle mit einer manuellen Linearbithne vom Zentrum des FOV um 12 mm
in Schritten von 1 mm entlang der x-Achse verschoben und pro Position fiir 300s
gemessen. Die FWHM sowie die Zehntelwertsbreite (engl. full width at tenth mazi-
mum) (FWTM) wurden fir jede der Positionen entlang der x- y- und z-Achse des
rekonstruierten Bildes bestimmt, indem auf halber Hohe des absoluten Maximums
der Intensitat bzw. einem Zehntel des Maximums die Breite der Verteilung durch
Interpolation zwischen den jeweils angrenzenden Intensitdtswerten bestimmt wird,
siehe Abbildung 4.7. Es wurde dafir jeweils die Projektion aller Bildschichten heran-
gezogen. Bei Betrachtung der Intensitatsverteilung an den verschiedenen Positionen
fallt auf, dass mit steigendem Abstand zum Zentrum neben dem zu erwartenden
Hauptpeak der Quelle ein Seitenpeak sichtbar wird. Ab einer Verschiebung von
8 mm iibersteigt dieser Seitenpeak 10% der Maximalintensitiat und wird somit in
dieser Auswertung zur FWTM hinzugezdhlt. Mit weiter steigendem Abstand zum
Zentrum steigt dieser Peak weiter an, sodass ab einer Verschiebung um 10 mm auch
die FWHM stark verbreitert wird (Abbildung 4.7 (c)). Bei einer Quellenposition
von 12mm ist dagegen kein Seitenpeak auf der linken Seite mehr sichtbar, dafiir
ist ein kleiner Seitenpeak rechts des Hauptpeaks zu erkennen (Abbildung 4.7 (d)).
Abbildung 4.8 zeigt zum Vergleich die rekonstruierten Bilder fiir die Positionen 8
und 10 mm. Die, unter Abschnitt 4.1 genannte, Maske spielt hierbei keine Rolle, da
diese fiir die Rekonstruktion der Punktquellen auf einen Durchmesser von 26 mm
erhoht wurde und die Punktquelle somit noch innerhalb des berticksichtigten Volu-
mens liegt. Die soeben beschriebenen Effekte sind auch in Abbildung 4.9 fiir FWHM
und FWTM gut erkennbar. Mogliche Ursachen sind, dass die Detektorgeometrie und
die daraus resultierende Sensitivitéit des Systems in diesen Bereichen des FOV keine
prézise Abbildung der Punktquelle mehr erlaubt (Abbildung 4.8 (c)). Die genauen
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Abbildung 4.7.: Intensitatsverteilungen der rekonstruierten Punktquellen (Vo-
xelgréfe 0,25 mm?, Iteration 25) an unterschiedlichen Positionen entlang der x-
Achse des Systems. Entlang der y- und z-Achse wurde die Quelle zentral platziert.
FWHM und FWTM sind farblich markiert.

Ursachen dieses Effekts miissen aber zukiinftig weiter untersucht werden.

Betrachtet man die FWHM iiber die verschiedenen Positionen (Abbildung 4.9 (a)),
so fallt auf, dass bis zu einer Quellenposition von +9 mm gegeniiber dem Zentrum
des FOV Halbwertsbreiten von unter einem Millimeter fiir alle Raumrichtungen er-
reicht werden. Fiir die FWTM (Abbildung 4.9 (b)) kénnen bis zu einer Verschiebung
von 7mm Breiten von unter 2mm erreicht werden. Vergleicht man den Verlauf der
Werte fiir die unterschiedlichen Achsen, so ist ein auffallendes Verhalten tiber die
Positionen wie erwartet nur fiir die Achse festzustellen, entlang welcher die Quel-
le verschoben wurde. Die anderen beiden Achsen verhalten sich unaufféllig. Es ist
lediglich festzustellen, dass leichte Schwankungen vorhanden sind, welche einerseits
durch die statistische Natur der Rekonstruktion, andererseits einen leichten Versatz
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(a) 8mm (b) 10mm (c) Alle Positionen

Abbildung 4.8.: Rekonstruierte Daten (Iteration 25) der Punktquelle an x-
Achsen Position (a) 8 mm sowie (b) 10 mm mit VoxelgréBe 0,25 mm3, normierte
Intensitiit (in a.u.). In (c) ist die Uberlagerung der Bilder aller Quellenpositionen
mit der berechneten Sensitivitdt abgebildet.
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Abbildung 4.9.: Berechnete Werte fiir FWHM und FWTM in x-, y- und z-
Richtung fiir die Verschiebung der Punktquelle entlang der x-Achse von 12 mm.
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Tabelle 4.3.: Mittelwerte und relative Standardabweichungen der FWHM fiir
x=0 bis x=9mm und FWTM fiir x=0 bis x=7mm fiir alle Raumrichtungen.

FWHM [mm] FWTM [mm]

Mittelwert x-Achse 0,740 1,471
Mittelwert y-Achse 0,814 1,595
Mittelwert z-Achse 0,662 1,345
% Std. x-Achse 7,851 4,425
% Std. y-Achse 6,585 2,395
% Std. z-Achse 8,686 2,245

der Quelle bei der Verschiebung zu erkliaren sein konnten. Der Versatz kann daher
zustande gekommen sein, dass die lineare Biihne nicht exakt in einem Winkel von
90° zur Rotation der Detektormodule montiert wurde. Insgesamt ist davon auszuge-
hen, dass sich das gemessene Verhalten symmetrisch verhélt, also auch in negative
x-Richtung &dhnliche Werte erreicht werden. Tabelle 4.3 zeigt die Mittelwerte fiir
FWHM und FWTM sowie die entsprechenden relativen Standardabweichungen fiir
alle Achsen. Die Werte zeigen deutlich, dass sowohl transaxial als auch axial eine
submillimeter Aufléosung mit dem MERMAID System erzielt werden kann. Die Ab-
weichungen der Werte zwischen den einzelnen Quellenpositionen von bis zu 8,7%
ist wahrscheinlich auf die Bildrekonstruktion zuriickzufithren, insbesondere bei der
hier gewihlten VoxelgroSe von 0,25 mm?, welche auch der Quellengrofle entspricht.
Durch minimale Abweichung der Platzierung der Quelle im Zentrum des Scanners
und dem Zentrum des rekonstruierten Bildes kann es dazu kommen, dass das Ma-
ximum der Intensitdt entweder genau in einem Voxel liegt oder die Quelle genau
zwischen zwei Voxeln positioniert wurde, was dann wiederum zu einer leichten Ver-
breiterung fiihrt.

Aus diesen Ergebnissen der Messungen kann abgeleitet werden, dass die rdumliche
Auflosung des Systems in einem transaxialen, in Bezug auf den durchschnittlichen
Durchmesser eines Zebrafisches von maximal 10 mm, ausreichend grofien Bereich
hoch genug fiir die geplante Bildgebung erscheint. Weitere Messungen mit Verschie-
bung der Quelle entlang des y- und z-Achse des Systems miissen diese Aussage
zukiinftig jedoch weiter unterstiitzen.

Zudem miissen Daten von ausgedehnten Phantomen genutzt werden, um zu priifen,
ob die soeben ermittelte Auflosung dort auch erreicht werden kann. Dafiir wiirde
sich ein, im Durchmesser und den Abstdnden angepasstes, Micro-Derenzo Phantom
anbieten, wie etwa von Kang et al. [63] fiir die Charakterisierung eines Mausgehirn
PET Scanners genutzt. Dieses bietet in den verschiedenen Sektoren Stéabe von 0,85
bis 0,45 mm Durchmesser.

136



4 4. Bildqualitat

4.4. Bildqualitit

Um die Bildqualitét eines Systems zu evaluieren, gibt es verschiedene Kriterien. Ein
wesentliches Element ist die bereits behandelte raumliche Auflosung. Neben dieser
ist aber auch entscheidend, wie gut komplexere Strukturen mit einem System ab-
gebildet werden konnen, dabei spielen dann Kontrast und Rauschen in einem Bild
eine wesentliche Rolle. Um die Bildqualitat vergleichbar zu charakterisieren, wird
auch hier wieder eine adaptierte Prozedur aus dem NEMA Protokoll angewendet.
Unter der Verwendung des bereits in Unterabschnitt 3.6.3 beschriebenen, skalier-
ten NEMA NU4 Phantoms (Struktur des Phantoms siche Abbildung 2.15, S. 39)
kann die Abbildungsqualitdt anhand bestimmter Leistungszahlen (engl. figures of
merit) (FOM) gemessen werden. Darunter féllt die Sichtbarkeit bestimmter Struk-
turen (Riickgewinnungskoeffizient (engl. recovery coefficient) (RC)), die Homogeni-
tdt sowie die Verteilung der rekonstruierten Aktivitdt in Bereiche ohne Aktivitét,
die Uberlaufquote (engl. spill-over ratio) (SOR). Diese FOMs werden in die nach-
folgenden Abschnitte mit der jeweiligen Auswertung genauer beschrieben.

Das Phantom wurde fiir diese Messungen mit *F-FDG gedruckt und nacheinander
jeder der drei Teilbereiche des Phantoms (Stdbe, homogener Bereich und Zylin-
der,siehe Abbildung 3.28) fiir 1800s mit drei Schritten und 60° gemessen. Die Akti-
vitatskonzentration in den 2,52 ml des Phantoms betrug zu Messstart 4,24 MBq/ml.
Dies fiihrt zu den in Tabelle 4.4 gezeigten Aktivitdtsmengen in den Bereichen. Es ist
dabei festzuhalten, dass die verwendetet Aktivitdtsmenge zu Messstart damit deut-
lich iber der vom NEMA Protokoll empfohlenen Menge von 100 pCi (£3,7 MBq,
spez. Aktivitat 0,19 MBq/ml)[29] im normal grofien Phantom liegt. Das Phantom
wurde zudem in Luft, also ohne eine Hiille aus umgebendem Material, gemessen.

Tabelle 4.4.: Volumenanteil und Aktivitdtsmengen der Bereiche des gedruck-
ten NEMA NU4 Phantoms mit einer Aktivitatskonzentration von 4,24 MBq/ml.
Bezeichnung der Stébe aufsteigend vom Kleinsten (Stab 1) zum Grofiten.

Stab 1 Stab 2 Stab 3 Stab 4 Stab 5 Homogen Zylinder

O [mm] 05 10 15 20 25 15 /
Volumenanteil [%] 0,1 0,3 0,7 1,2 1,9 53,7 41,9
Aktivitat [MBq 0,01 0,03 007 013 0,20 5,60 437

Nachfolgend sind die, einzeln pro Bereich, rekonstruierten Datensitze jeweils mit
einer Voxelgrofe von 0,25 mm? bei Iteration 20 dargestellt. Es fillt zunéchst auf,
dass es nicht gelungen ist, das Phantom exakt mittig im FOV zu platzieren. Es ist
etwas nach rechts verschoben und liegt auch nicht genau parallel zur z-Achse des
Systems. Zudem konnte die Positionierung nicht so exakt ausgefithrt werden, dass
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(b) Koronal

(a) Transversal (c) Sagittal

Abbildung 4.10.: Rekonstruierte Daten aus dem Stab Bereich (Iteration 20)
mit Voxelgrofe 0,25 mm?, normierte Intensitit (in a.u.) in zentralen Schichten.
Vier von fiinf Stdben sind klar erkennbar. Die zur Berechnung genutzten ROIs
sind in Organe eingezeichnet.

ausschlielich ein Bereich im FOV liegt, hier kommt es bei den Aufnahmen fiir die
Stiabe sowie fiir den homogenen Bereich zu Uberlappungen. Durch die Einzelmes-
sungen sind die Intensitéten in den Rekonstruktionen nicht vergleichbar, auch wurde
noch keine Zerfallskorrektur angewendet.

Abbildung 4.10 zeigt den Bereich der Stdbe des Phantoms (Stabdurchmesser 0,5
bis 2,5mm). Vier von fiinf Stdben sind in transversaler Ansicht klar erkennbar. Der
kleinste Stab mit einem Durchmesser von 0,5 mm ist nicht mehr zu erkennen. Dies
konnte mehrere Ursachen haben. Einerseits liegt der Stabdurchmesser unterhalb der
intrinsischen Auflésung des Systems. Andererseits ist die Aktivitat in dem kleinsten
Stab mit 10 kBq zu Messbeginn auch sehr klein, sodass es unterhalb des messbaren
Aktivitatsbereichs liegen konnte. Weiterhin wurde das Phantom in diesem Experi-
ment noch ohne duflere Hiille gemessen. Da die Positronen Reichweite in Luft hoher
ist als im verwendeten Resin ist es daher auch moglich, dass die Emissionspunkte
der Photonen auflerhalb des Durchmessers des Stabes liegen und damit das Signal,
welches aus dem Bereich kommt, weiter reduzieren. Das originale NEMA Phantom
besteht aus PMMA, welches die Aktivitat umschlieft. Die Positronenreichweite in
PMMA sollte, basierend auf dem Vergleich der Dichte beider Materialien, &hnlich
sein wie im Resin. Fiir die zukiinftige Verbesserung dieser Phantom-Messungen wur-
de daher bereit eine Hiille aus Plexiglas und eine aus transparentem Resin gefertigt.
Die nachsten Messungen sollten daher die Positronenreichweite als moglichen Fehler
ausschlieen konnen.
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Tabelle 4.5.: RC der Stabe von 0,5mm (Stab 1) bis 2,5mm (Stab 5). Da Stab
1 nicht zu erkennen ist, war die Berechnung des RC nicht moglich.

Stab1 Stab2 Stab3 Stab4 Stab b
RC / 0,306 0,617 0,850 0,769

Mithilfe der Stédbe ist es im Bild moglich den RC zu bestimmen, ein Maf§ dafiir, wie
gut die Stabe im Vergleich zum realen Phantom im rekonstruierten Bild abgebildet
werden. Dafiir werden ROIs mit dem Durchmesser der jeweiligen Stébe auf die zen-
tralen 5 mm des Bereichs im Bild (axial) gelegt und die Mittelwerte davon durch den
Mittelwert des homogenen Bereichs (in diesem Fall auch im gleichen Bild) geteilt:

Mittelwert gy,
RO Stab

(4.3)

B Mittelwertpomogen

Die Werte des RC liegen zwischen 0 und 1 (ideal). Tabelle 4.5 zeigt die Ergebnisse.
Es wird deutlich, dass selbst die grofleren Stabe, die optisch sehr gut zu erkennen
sind, nur einen maximalen RC von 85% aufweisen. Dies kann daran liegen, dass
auch in diesen Bildern die Rekonstruktion erneut zu einer Verkleinerung fithrt. Der
grofite Stab 5 weist anstatt der nominellen 2,5 mm eine FWHM von 1,66 mm auf
(44% Xkleiner), der kleinste sichtbare Stab 2 0,91 mm anstatt nominell 1mm (8%
kleiner). Dabei fallt auf, dass die Verkleinerung mit steigendem Abstand zum Zen-
trum deutlich zunimmt. Durch die verschobene Position des Phantoms im Scanner
wahrend dieser Messung ist das fiir Stab 5 der Fall. Diese Verschiebung konnte auch
erkldren, weshalb Stab 5 nicht, wie es zu erwarten ware, den hochsten RC aufweist.

Abbildung 4.11 zeigt den homogenen Teil des Phantoms. Durch die verschobene
Position des Phantoms im Scanner kommt es hier zu asymmetrischen Effekten bei
der Abgrenzung des Zylinders vom Hintergrund. Die rechte Kante des Zylinders,
welche damit weiter vom FOV-Zentrum entfernt ist, weist einen deutlich unschér-
feren Ubergang auf. Da dieser Teil durch die Verschiebung bereits nicht mehr im
Bereich der hohen Sensitivitat liegt (siehe Abbildung 4.1), scheint die Auflésung hier
bereits deutlich niedriger als im Zentrum des FOV. Zudem ist eine leichte Kontur-
Verformung des Zylinders zu erkennen, welche durch die hexagonale Struktur der
Sensitivitat bei der hier genutzten Rotation in drei Schritten bedingt sein kann. Be-
trachtet man den rekonstruierten Durchmesser, so zeigt sich hier erneut eine leichte
Verkleinerung im Bild. Diese kann unter anderem durch den Parallaxe-Effekt (siehe
Unterabschnitt 2.4.4) bedingt sein. Der Durchmesser betrigt ca. 13,3 mm, was einer
Verkleinerung von 11% entspricht. Wie auch schon bei der Betrachtung der Raum-
lichen Auflésung muss hier fiir jeden Wert der mogliche Fehler durch die Voxelgrofe
von 0,25 mm? beriicksichtigt werden, dennoch liegt eine deutliche Abweichung zum
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(b) Koronal

(a) Transversal (c) Sagittal

Abbildung 4.11.: Rekonstruierte Daten aus dem homogenen Bereich (Iteration
20) mit VoxelgroBe 0,25 mm?, normierte Intensitiit (in a.u.) in zentralen Schichten.
Es tritt eine Verkleinerung des Zylinders von nominell 15 mm zu 13,3 mm auf. Die
zur Berechnung genutzten ROIs sind in Organe eingezeichnet.

nominellen Wert vor. Da die Abweichung zur nominellen Gréfle mit 1,7 mm aber
deutlich grofer als der doppelten Voxelgrofie ist. Damit ist davon auszugehen, dass
hier auch der Parallaxe-Effekt (siehe Unterabschnitt 2.4.4) eine entscheidende Rolle
spielt. Zudem kann auch der Einfluss der nicht vollstandigen Systemmatrix nicht
ausgeschlossen werden, da aktuell nur einige Korrekturen, insbesondere fiir die De-
tektorgeometrie, angewendet werden. Dennoch kann aus diesen Daten der Parameter
zur Gleichformigkeit bzw. Homogenitat des Bildes (engl. uniformity) angelehnt an
das NEMA Protokoll bestimmt werden. Zur Berechnung wird eine ROI mit einem
Durchmesser von 11,25 mm (75% der nominellen Gréfie) und einer Schichtdicke von
5mm genutzt. Aus den mittleren Intensititen dieser Region, auch als mittlere Ak-
tivitatskonzentration bezeichnet, ergibt sich eine relative Standardabweichung von
10,74%.

Abbildung 4.12 zeigt nun den letzten Abschnitt des Phantoms. Die beiden, luftge-
fillten, Zylinder sind deutlich und klar abgrenzbar zu erkennen. Auch hier fiithrt die
Verschiebung des Phantoms in den Bereich geringerer Sensitivitiat dazu, dass auf
der rechten Seite die Wand um den Zylinder weniger gut definiert ist, also geringere
Intensitdten aufweist, als auf der linken Seite. Fiir die Berechnung der SOR aus
diesem Bereich wurde in den linken Zylinder eine ROI mit einem Durchmesser von
2mm (50% des nominellen Durchmessers) sowie eiern Lange von 3mm gelegt. Laut
Protokoll soll die SOR durch den Vergleich des Mittelwerts dieser Region zum Mit-
telwert aus dem homogenen Abschnitt des Phantoms bestimmt werden. Da es sich
hier aber wieder um zwei separate Rekonstruktionen handelt, wurde eine weitere
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Abbildung 4.12.: Rekonstruierte Daten aus dem Zylinder Bereich (Iteration 20)
mit Voxelgrofe 0,25 mm?, normierte Intensitéit (in a.u.) in zentralen Schichten.
Die zur Berechnung genutzten ROIs sind in Organe eingezeichnet.

ROI in diesem Bild, im homogenen Aktivitatsbereich oberhalb der beiden Zylinder,
genutzt. [dealerweise sollte der Wert der SOR bei 0 liegen, da es sich um Bereich ohne
Aktivitat handelt. Fir MERMAID und dieses Phantom liegt der Wert bei 0,16.

Das NEMA Phantom in seiner Originalgrofie stellt, zusammen mit dem dazugehori-
gen Mess- und Auswerteprotokoll einen der wichtigsten Standards fiir Bildqualitét
im Bereich der Kleintierbildgebung dar. Obwohl hier nun nur eine verkleinerte und
teils modifiziere Variante genutzt wurde, konnen durch die verwendeten Metriken
doch Vergleiche zu anderen Systemen gezogen werden, die auch mit dem gleichen
Protokoll charakterisiert wurden, z.B. in Lajtos et al. [120], zum Teil auch bei Ver-
wendung des Protokolls in Verbindung mit iterativen Rekonstruktionsmethoden,wie
in Gaitanis et al. [121]. Dabei zeigt sich, dass auch kommerzielle Systeme, etwa fir
die kleinen Stabe, nur RC Werte von 0,2 bis 0,4 erreichen, wobei die RC Werte
fiir die groflen Stabe im Bereich zwischen 0,6 und 0,8 liegen, also iiber denen von
MERMAID.

Messungen des Fischphantoms

Nachdem die Bildqualitat in Teilen durch Standardprozeduren evaluiert wurde, soll
mit der Messung des Fischphantoms weiter getestet werden, inwiefern MERMAID
fir die Zebrafischbildgebung geeignet ist. Bei der Messung dieses Phantoms ist die
besondere Herausforderung, die separat durchgefithrten Messungen zusammenzufii-
gen. Zundchst wurde das Phantom in den MaBen, wie in Abbildung 3.27 (b) gezeigt,
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gedruckt. Das Gesamtphantom hatte zu Messbeginn eine Aktivitdt von 2,45 MBq.
Diese Aktivitat teilt sich auf in die beiden Hélften des Fischkorpers sowie eine Halb-
sphére (als Organ Substitut). Wahrend des Druckprozesses wurde die Hélfte der
Ursprungsaktivitat fiir die Halbsphéren, die andere Hélfte fiir die Fischhalften, ge-
nutzt. Somit ergeben sich Aktivitatskonzentrationen von 30 MBq/ml fiir die Organe
und 1,2 MBq/ml fiir die Fischhélften und ein Konzentrationsverhéltnis von knapp
30:1. Aufgrund technischer Probleme bei der Fertigung konnte fiir diesen Test jedoch
nur eine Halbsphéare des Organs in die Fischhélfte eingesetzt werden.

Das Phantom wurde in drei Schritten fiir je 600s gemessen. Das Phantom wurde
zunédchst mittig im FOV platziert und dann um je 10 mm nach vorne und hinten ver-
schoben, dies erfolgte noch mit einer manuellen, linearen Biithne mit einer Prazision
von 0,5 mm. Die Zahl der Schritte wurde aufgrund der Gesamtmesszeit der Messung
auf drei limitiert, da noch keine Zerfallszeit-Korrektur implementiert ist. Somit wur-
de nicht das gesamte Phantom (Lénge 40 mm) gemessen. Die drei Einzelmessungen
wurden separat mit den gleichen Parametern (Voxelgréie 0,25 mm?) rekonstruiert.
Es fand keine Normierung der Intensitatswerte aufeinander statt. Wie auch bei den
bisher gezeigten Rekonstruktionen wurde ein Bildbereich grofler dem FOV rekon-
struiert. Zum moglichst nahtlosen Zusammenfiigen der Einzeldaten wurden diese
Bereiche manuell zugeschnitten.

Das Ergebnis der zusammengefiigten Einzelrekonstruktionen wird in Abbildung 4.13
prasentiert. Dabei ist zu vermerken, dass es sich um einen ersten Ansatz handelt,
der zukiinftig noch deutlich verbessert werden muss. Dennoch kann ein Eindruck
gewonnen werden, wie die Bildgebung von ausgedehnten Objekten funktionieren
kann. Zunachst fallt auf, dass die Intensitidten der Einzelrekonstruktionen, insbe-
sondere fiir den mittleren Abschnitt, stark voneinander abweichen. Dies ist zum Teil
darauf zurtckzufiihren, dass an den Randern des FOV Rauschpixel vorkommen,
welche die mittlere Intensitat im Rest des Bildes im Verhéaltnis herabsetzten. Dieses
Verhalten ist jedoch nicht bei allen drei Abschnitten gleich, daher die Variationen in
den Intensitdten. Auch die Positionierung der Bilddaten durch das Zuschneiden der
Bildbereiche ist noch nicht optimal. Dennoch ist im Phantom der Bereich hoherer
Aktivitat in der Halbsphére (rote Pfeile) in allen drei Ansichten zu erkennen. Ge-
geniiberliegend davon sieht man in der transversalen Ansicht auch den luftgefillten
Raum, in den eigentlich die zweite Halbsphare eingebracht werden sollte. Betrachtet
man die mittleren Intensitaten der ROI der aktiven Halbkugel (ROI 5) im Vergleich
zum Hintergrund im selben Bildausschnitt (ROI 4), so liegen diese etwas doppelt so
hoch. Im zentralen Bereich des Phantoms ist eine uniformity von 23,4 festzustellen
((ROI 3)). Im oberen Bildbereich ist die nicht gefiillte Aussparung (oranger Pfeil) zu
erkennen. Die Dimensionen des rekonstruierten Phantoms sind aufgrund der Form
schwer zu bestimmen. Anhand der Aussparung lésst sich feststellen, dass auch hier
wieder eine betrichtliche Verkleinerung auftritt. Anstatt der nominellen Maximal-
breite von 10,7 mm wird in der Rekonstruktion nur eine Breite von 6,6 mm erreicht
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(a) Transversal (b) Koronal (c) Sagittal

Abbildung 4.13.: Reprisentative Schichten aus den rekonstruierten und zu-
sammengefiigten Einzeldaten des Fischphantoms (Iteration 20) mit Voxelgrofie
0,25 mm3, normierte Intensitiit (in a.u.). Die roten Pfeile zeigen auf die Sphére
mit erhohter Aktivitdtskonzentration (30:1 im Vergleich zum Hintergrund). Die
orangen Pfeile weisen auf den luftgefiillten Bereich im Phantom.

(Verkleinerung um 38%). Auch bei der luftgefiillten Sphére ist eine Verkleinerung
von 5 mm auf 3,3 mm zu erkennen, dort spielt zudem auch der Effekt der félschlichen
Platzierung von Aktivitdt in Bereiche ohne Aktivitat eine Rolle. Die SOR liegt bei
0,28 (berechnet mithilfe von ROI 1 und 2) und damit ebenfalls deutlich hoher als fur
das zuvor gezeigte NEMA Phantom. Wie zuvor schon beschrieben kénne diese Ab-
weichungen nicht allein an der Voxelgréfie liegen, auch hier werden Parallaxe-Effekte
eine entscheidende Rolle spielen.

Abgesehen von diesen soeben genannten Punkten, die auch bei den Messungen der
Punktquellen und des NEMA Phantoms aufgetreten sind und quantifiziert wurden,
zeigt die Messung des Fischphantoms klar, dass die Messroutine in MERMAID fiir
ausgedehnte Objekte noch erheblich optimiert werden muss. Dafiir gibt es mehrere
Ansétze. Zunéchst kann die eingebaute motorisierte Bithne zusammen mit dem ver-
bauten Positionsencoder so eingesetzt werden, dass im Zusammenspiel mit der GUI
zur Datenaufnahme eine automatische Verschiebung des Objekts entlang der z-Achse
erfolgt. Der Vorschub sollte dann in Abhangigkeit vom nutzbaren axialen FOV ein-
gestellt werden, bestenfalls mit einer Uberlappung, um Rauschpixel am Rande des
FOV unter der Nutzung einer groleren Maske reduzieren zu konnen. Weiterhin soll-
te eine automatische Zerfallszeitkorrektur sowohl fiir die einzelnen Rotationsschritte
als auch, fiir mehrschrittige Messungen mit langen Messzeiten noch relevanter, fiir
alle geplanten Messungen eines Objekts implementiert werden. Dabei wére etwa die
Eingabe der Phantomlange und der Aktivitat moglich, auf Basis derer dann die An-
zahl der axialen Schritte und Messzeiten bestimmt werden. Ein weiterer wesentlicher
Schritt in Bezug auf die rekonstruierten Bildintensitiaten ware es, daran zu arbeiten,
dass alle einzeln gemessen Daten in einer gemeinsamen Rekonstruktion rekonstru-
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iert werden koénnen, was mit dem aktuell implementierten Algorithmus noch nicht
moglich ist.

4.5. Diskussion und Zusammenfassung Bildgebung

Im Bezug auf die Bildqualitit des MERMAID PET Scanner ist festzuhalten, dass
das derzeitige System in der Lage ist, Objekte in der Groflenordnung weniger Milli-
meter abzubilden. Eine Submillimeterauflosung hat sich mit den bisherigen Messun-
gen zumindest fiir Punktquellen bestétigt. In allen berechneten Rekonstruktionen
hat sich gezeigt, dass die Objekte im rekonstruierten Bild deutlich kleiner sind als
in der Realitdt. Einen mafigeblichen Einfluss darauf konnte der Parallaxe-Effekt
haben, denn in MERMAID sind die Kristalle mit 15 mm im Vergleich zum Detek-
tordurchmesser von 66 mm sehr lang, auch wenn seitens der Rekonstruktion mit
dem multiray-Ansatz versucht wird, die fehlende Information iiber die Iterations-
tiefe im Kristall zu kompensieren. Weiterhin muss zukiinftig aber auch noch der
Einfluss der Voxelgrofie auf die gemessenen Groflenabweichungen nédher untersucht
werden. Als weiterer, aktuell noch begrenzender Faktor fiir den geplanten Einsatz
fiir die Zebrafisch Bildgebung hat sich das kleine FOV, insbesondere entlang der z-
Achse herausgestellt. Zwar war schon bei der Konzeption der derzeitigen Version von
MERMAID bekannt, dass hauptséichlich das axiale FOV eine Herausforderung fiir
die Bildgebung langerer Objekte darstellen wiirde, da in dieser Erweiterung durch
die verwendeten vier Module ausschliellich das transaxiale FOV deutlich vergrofiert
wurde. Dennoch haben die nun durchgefiihrten Messungen und Auswertungen ge-
zeigt, dass nicht die Tiefe der Kristalle von 9,6 mm ausschlaggebend ist, sondern
maximal, je nach Kriterium, nur 6 bis 7mm effektiv fiir die Bildgebung genutzt
werden kann. Hardwareseitig kann dieses Problem nur durch eine Veranderung der
Geometrie, etwa durch das Erganzen weiterer, baugleicher Module oder durch die
Erganzung génzlicher neuer Module gelost werden. Sollten neuen Module eingesetzt
werden, so sollten diese unbedingt die Moglichkeit haben, DOI Informationen zu
messen. Diese wiirden das soeben beschrieben Problem in Bezug auf die Verkleine-
rung der Objekte hochstwahrscheinlich deutlich verringern.
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von Zebrafischen

Der Fokus dieser Dissertation lag primar auf der Entwicklung des MERMAID Pro-
totyps. Dennoch wurden parallel diverse Vorarbeiten fir eine spétere, erfolgreiche
in-vivo Messung von Zebrafischen gelistet. Die nachfolgenden Unterabschnitte geben
einen Uberblick iiber den aktuellen Stand dieser Vorarbeiten.

5.1. Bildgebungskammer

Die Bildgebungskammer ist ein wesentliches Element fiir die geplante Bildgebung
von adulten Zebrafischen. Wahrend der Messungen muss gewéahrleistet werden, dass
der Fisch anésthesiert und immobilisiert in einer wassrigen Umgebung verbleiben
kann. Dabei hat das Tierwohl oberste Prioritat, was zum einen das Verhindern von
Verletzungen durch die Immobilisierungshalterung und zum anderen das Vermeiden
von zuséatzlichem Stress wahrend der Messzeit beinhaltet. Eine Vitalzeichentiberwa-
chung kann dabei zur Einschétzung des Tierwohls genutzt werden. Seitens der PET
Bildgebung ist es notwendig, dass Material mit moglichst geringer Dichte genutzt
wird, welches zu weniger Absorption und Streuung fithrt. Dies meint einerseits das
Material sowie die Materialstarke der Kammerwand aber auch die Menge an Um-
gebungswasser um den Fisch. Zusétzlich sollte das Untersuchungstier so dicht wie
moglich an den PET Detektoren platziert werden. Weiterhin sollten mogliche Tra-
cer Riickstédnde, die vom Tier ausgeschieden werden kénnten, so schnell wie moglich
abgeleitet werden, um weitere Bildartefakte zu vermeiden.

Das im Folgenden beschriebene Konzept ist die Weiterentwicklung eines bereits
publizierten Ansatzes, siehe Seeger et al. [122]. Wichtige Vorarbeiten wurden in
mehreren Bachelorarbeiten geleistet (Unterabschnitt A.5.2.2, .4). Im Gegensatz zu
Ansétzen anderer Gruppen fiir die Immobilisierung im Rahmen von in-vivo Mes-
sungen mit adulten Zebrafischen (siehe Abschnitt 1.2) liegt hier der Fokus auf einer
langen Immobilisierung unter Beriicksichtigung des maximal mdoglichen Tierwohls.
Eine Kombination aus Haut-schonender Fixierung des Tieres und gleichzeitigem
Wasserdurchfluss in der Kammer wurde bisher von keiner der anderen Gruppen be-
richtet, weswegen hier ein eigener Ansatz verfolgt wird. Die Kompatibilitdt der hier
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Abbildung 5.1.: Aktuelle Version der Fischkammer mit totem, fixierten Zebra-
fisch in der Immobilisierungshalterung mit dem Pulssensor. Die Anschliisse fiir
die Schlduche sind hier fiir den Test mit Blindstopfen versehen [28].

entwickelten Kammer wurde ex-vivo auch mit einer fritheren Version in einem kli-
nischen CT (Siemens SOMATOM Definition AS+ bei 70 kV) und einem Kleintier
MRT (Bruker ICON 1T) getestet [122].

Kammer und Wasserdurchfluss

Die Bildgebungskammer besteht aus einem transparenten Zylinder aus PMMA mit
einem Auflendurchmesser von 26 mm (Wandstérke 2 mm) und einer Lange von 144 mm
(siehe Abbildung 5.1). Der transparente Zylinder erlaubt eine optische Beobachtung
des Gesamtzustands des Tieres sowie bestimmter Vitalzeichen wie etwa der Kie-
menbewegung. Um die Auswirkungen einer solchen Kammer auf die Bildgebung zu
untersuchen, wurden in Simulationsstudien von Zvolsky et al. [123] gezeigt, dass das
Material der Kammer vernachlassigbar ist. Maigeblich, etwa fiir die Schwachung, ist
die Menge an verwendetem Wasser um den Fisch. Daher wurde der Kammerdurch-
messer hier nun im Vergleich zur damaligen Simulation weiter reduziert. Um den
Wasserfluss zu gewéhrleisten und den Fisch mitsamt der Immobilisierungshalterung
schnell in den Zylinder einbringen zu konnen, wird der Zylinder mit zwei Deckeln mit
innen liegendem Gewinde grofler Steigung zugeschraubt. In ersten Versionen wurden
die Deckel aus POM angefertigt, aktuell bestehen diese aus hartem Polyvinylchlo-
rid (PVC). Dieser Materialwechsel ermdglicht es, bei gleicher Fertigungsprazision,
auch Klebstoffe oder Dichtmittel (z.B. Silikonkleber E43) zu verwenden, um weitere
Anbauteile zu verkleben oder Offnungen nach auBen dicht zu verschlieBen. Dies ist
bei der Verwendung von POM nicht ohne weiteres moglich, da viele Klebstoffe kei-
ne permanente Haftung erzeugen. An den Deckeln befinden sich Adapterstiicke zum
Anschluss von Schlduchen aus Silikon (6 mm aufien, 4 mm innen). Die Schlduche sind
in diesen Dimensionen gewahlt, um eine ausreichende Menge an Frischwasser und
Anésthetika zu verabreichen. Die Adapterstiicke konnen dabei auch metallfrei aus-
gefithrt werden, um die Kompatibilitat der Bildgebungskammer auch mit anderen
Modalitaten wie der CT oder der MRT zu gewéhrleisten.

Um das notige Durchflussvolumen von 500 ml/min fiir die Anésthesie, die Frisch-
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Abbildung 5.2.: Solidworks Flow Simulation des Druckverhaltens in der Kam-
mer bei einem Volumenstrom von 500 ml/min.

wasserzufuhr sowie die Tracer Ableitung zu erméglichen, werden drei Peristaltik-
pumpen (Kronos 50) kombiniert. Bei diesem Durchflussvolumen wird eine Durch-
flussgeschwindigkeit von 0,16 m/s in der Kammer erreicht. Der dabei zu erwarten-
de Druck liegt dann bei 1,013-1,014 Bar, also gleich dem Umgebungsdruck. Diese
Werte entsprechen dem natiirlichen Lebensraum der Zebrafische bzw. deren idea-
len Schwimmgeschwindigkeiten [124]. Grundlage dieser Werte sind Flusssimulatio-
nen der Kammer sowie der weiteren Komponenten, welche mithilfe von Solidworks
durchgefithrt wurden. Die Simulation der aktuellen Kammer ist in Abbildung 5.2
dargestellt. Es wurde dabei ein vereinfachtes Zebrafisch-Phantom genutzt, welches
aus Micro-CT Daten eines in Formaldehyd fixierten Zebrafisches segmentiert wurde.
Der Systemdruck vor Einfluss des Wassers in die Kammer wurde im Labor tiber-
priift. Die Wassertemperatur sollte zwischen 25 und 30 °C liegen, die Fische werden
meist bei 28°C gehalten [3]. Die Praktikabilitat dieser Werte wird unter Abschnitt
5.1 mithilfe von in-vivo Messungen validiert.

Flexible Immobilisierungshalterung

Eine speziell designte Halterung dient dem sicheren und verletzungsfreien Fixieren
des Fisches innerhalb der Kammer. Das Zusammenspiel von Form und Material
sorgt dafiir, dass verschiedene Groéflen an Fischen eingesetzt werden kénnen. Im
Verlauf des MERMAID Projekts wurden verschiedene Halterungen erprobt, die sich
primar mit den Durchmessern der Kammer veranderten. Es haben sich allerdings
zwei, im Detail verschiedene Konzepte, als vielversprechend erwiesen. Beide Struk-
turen erreichen die Immobilisierung, indem Waben oder rautenférmige Hohlraume
innerhalb eines Rings mit dem Innendurchmesser des PMMA Zylinders den Fisch
umschlieen. Diese werden dann mit einem flexiblen 3D-Druckmaterial gedruckt
und ermoglichen so, dass verschiedene Fischgrofien umschlossen werden kénnen, oh-
ne dass der Druck durch die Struktur bei groflerem Fischdurchmesser zu hoch wird.
Hierbei ist entscheidend, dass das genutzte Material eine weiche Oberfliche aufweist,
um die empfindliche Haut des Fisches nicht zu verletzen. Zu Beginn des Projekts
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(b)

Abbildung 5.3.: (a) Ex-vivo Test der Agarosehalterung in der ersten Kammer
(gestrichelter Kasten). Der Fisch befindet sich dabei in den halbtransparenten
Halbschalen aus PLA. (b) Vergleich der grofieren (oben) und der 26 mm Kammer
mit Schlauchadaptern sowie ein Fischphantom in der flexiblen Immobilisierungs-
halterung (unten).

wurden auch ex-vivo Tests mit einer Halterung auf Agarose Basis durchgefiihrt, da
Agarose als natiirliches Material mit hohem Wasseranteil eine gute Méglichkeit zu
sein schien. Dabei wurden 3D gedruckte Halbschalen aus Polymilchsaure (PLA) mit
Agarose gefiillt und dann eine Aussparung, entsprechend der Grofie des Fisches, ma-
nuell herausgeschnitten. Dabei hat sich jedoch herausgestellt, dass dieses Verfahren
sehr zeitaufwendig und trotzdem nicht sehr prézise bzw. passgenau ist. Daher wurde
die Nutzung von Agarose verworfen. Bei der Suche nach geeigneten Alternativen im
Bereich der 3D-Druckmaterialien fiel die Wahl zunachst auf das Material Flexible
80A Resin (RS-F2-FL80-01) der Firma FormLabs [125]. Dieses Material kann mit
dem SLA 3D-Druckverfahren hergestellt werden, und weist mit einer Shore-Hérte
von 80A eine hohe Flexibilitat auf und fithrt zu einer glatten Oberflichenstruktur
beim Druck. Durch verschiedene Testdrucke wurde allerdings festgestellt, dass die
Flexibilitat erheblich von der gedruckten Struktur und der Wandstérke des Materi-
als abhangt. Die Wandstérke wurde also fiir den Entwurf berticksichtigt. Es konnte
damit eine Struktur gefunden werden (Abbildung 5.3), die die zuvor genannten An-
forderungen an eine Immobilisierungshalterung entspricht. Die Ergebnisse der ersten
in-vivo Tests werden in Abschnitt 5.1 préasentiert.

Vitalzeichen Uberwachung
Fir die Vitalzeichentiberwachung bei Zebrafischen wéhrend der geplanten Messung

gibt es verschiedene Ansétze. Durch die transparente Kammer besteht die Mog-
lichkeit, den Allgemeinzustand des Fisches sowie die Kiemenbewegung optisch zu
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beobachten. Die Genauigkeit dieser Methode beruht allerdings stark auf der Er-
fahrung der beobachtenden Person, ist nicht sicher reproduzierbar und liefert keine
eindeutigen Parameter, die fiir die weitere Evaluierung eines Experiments genutzt
werden konnen. Weiterhin ist die Sicht auf das Versuchstier wahrend der eigentli-
chen PET Messung eingeschréankt. Zusatzlich bedeutet diese Methode eine hohere
Strahlendosis fiir den Nutzer im Vergleich zur Messiiberwachung vom abgeschirmten
Kontrollpult aus. Eine Moglichkeit ware, die Beobachtung durch eine Kamera mit
zeitgleicher Bilderkennung zu ersetzten, dies konnte bisher noch nicht am Prototyp
umgesetzt werden.

Eine weitere Moglichkeit der Uberwachung besteht in der Messung des Herzschlags.
Dabei wurden im Rahmen eines Masterpraktikums (Frerkes et al. [28]) verschiedene
Ansétze am bisherigen Prototyp getestet. Die Messung des Herzschlags und sogar
der Pulsoxymetrie basierend auf Transmission oder Reflexion findet bereits seit lan-
gem am Menschen Anwendung. Bei dieser Methode wird Licht im optischen oder
infraroten Wellenldngenbereich emittiert und dessen Transmission oder Reflexion
anschliefend mit einer Fotodiode gemessen. Soll dieses Verfahren nun auf einen klei-
nen Fisch im Wasser angewendet werden, so spielen insbesondere Brechung beim
Ubergang in den Medien sowie Streuung des Lichts eine wesentlich groBere Rolle.
Emitter und Empfinger miissen daher so dicht wie moglich am Tier platziert werden,
um Streuung zu minimieren, sollten die empfindliche Haut aber nach Moglichkeit
nicht direkt beriithren. Es bietet sich daher an, die Technik mit in die innere, flexible
Halterung um den Fisch zu integrieren. Basierend auf Magalhes et al. [21] wurde zu-
nachst ein transmissionsbasierter Ansatz erprobt. Die hierfiir gewdhlten Komponen-
ten bestehend aus Infrarot-Diode (IRL 81A) sowie Fotodiode (BPW 82) waren in der
Lage, in einem ex-vivo Versuch an einem Zebrafisch ein ausreichend starkes Signal
zu produzieren, um das emittierte Licht durch den Fisch hindurch zu detektieren.
Mangels Rauschfilterung fithrten schon kleinste Bewegungen zu massiven Anderun-
gen im Signal. Es ist daher davon auszugehen, dass die sehr kleine Anderung, die
durch den Herzschlag eines Fisches erzeugt wird, nicht mehr ausreichend genau de-
tektiert werden kann. Alternativ wurden kommerziell verfiigbare, Arduino basierte,
Herzschlagsensoren (Iduino SE050) getestet. Diese nutzen einen reflexions- basierten
Ansatz mit einer grilnen LED, einer Fotodiode und einer integrierter Rauschfilte-
rung. Dieser Sensor erméglicht eine einfache, rauscharme Aufzeichnung eines simplen
EKG Signals, aus der die Herzfrequenz ermittelt werden kann. Mithilfe eines ent-
sprechenden Arduino Codes kann das EKG Signal in Echtzeit visualisiert werden.
Aufgrund der Baugréfle der Sensoren ist eine direkte Einbringung in die Immobi-
lisierungskammer nach vorheriger Abdichtung moglich (Abbildung 5.3); alternativ
kann die Sender und Empfanger Einheit von der Hauptplatine separiert und, da-
mit noch platzsparender, direkt in die Immobilisierungshalterung integriert werden.
Die Kabel werden durch den Deckel der Kammer nach auflen geleitet. Dieses Sys-
tem wird wahrend der, im Weiteren beschriebenen Immobilisierungsversuche in-vivo
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evaluiert. Insbesondere im Hinblick auf die angestrebte Multimodalitéat ist es wich-
tig, moglichst viele Teile des Sensors auflerhalb der Kammer zu platzieren, damit
Bildartefakte im PET sowie CT minimiert werden. Die Verwendung dieses Arduino
Sensors im MRT ist aufgrund des Metalls nicht méoglich.

Immobilisierungsprozedur und in-vivo Versuchsergebnisse

Um den gegebenen Anforderungen zu entsprechen, wurde ein vierstufiger Ablauf
entwickelt. Im ersten Schritt wird dem Versuchstier der Tracer, tiber eine der unter
Abschnitt 5.2 genannten Methoden, verabreicht und das Tier im Anschluss narko-
tisiert. Sobald dieser Zustand erreicht ist, kann der Fisch im zweiten Schritt in die
Immobilisierungshalterung und diese wiederum in die Durchflusskammer eingesetzt
werden. Nachdem die Kammer mit beiden Deckeln wasserdicht verschraubt ist, kann
Wasser iiber das Pumpensystem eingefiillt werden. Bestehend aus drei Peristaltik-
pumpen, wird mit dem System das Wasser aus einem oder mehreren Becken in die
Kammer gepumpt. Hierbei kann das Anéasthetikum entweder mit dem Systemwas-
ser vermischt oder aus separaten Tanks nach Bedarf zugeschaltet werden. Das aus
der Kammer abflieBende Wasser wird in einem weiteren Tank gesammelt, welcher
abgeschirmt werden sollte. Im letzten Schritt wird das System in die Bildgebungs-
modalitit eingebracht. Die notwendigen Anschliisse der Schlduche sind so gestaltet,
dass moglichst wenig Platz innerhalb des Scannerrings benotigt wird. Bedingt durch
die Bauart verlauft der Schlauch mit dem Frischwasser dabei innerhalb des FOV des
Scanners.

In diesen ersten Versuchen im Rahmen des Tierversuchsvorhabens! wurde der Fisch,
der Methode von Wynd et al. [25] folgend, mit einer Kombination aus Benzocain
und Tricain anésthesiert. Darauthin konnten die Deckel des Systems verschlossen
und die Wasserzufuhr (Wassertemperatur 27,6°C) gestartet werden. Die Pumpleis-
tung wurde dabei schrittweise auf den Zielwert von 500 ml/min erhoéht, wurde aller-
dings wieder reduziert und verblieb iiber einen Zeitraum von 60 min bei 0,16 ml/min
(entspricht der Pumpleistung einer der drei Pumpen). In einem weiteren Versuchs-
durchlauf wurde zudem die, im vorherigen Abschnitt beschriebene, Vitalzeichen-
iiberwachung getestet (Sensor wie in Abbildung 5.1 abgebildet angebracht). Dies
erfolgte allerdings nur mit dem Sensor integriert in die flexible Halterung wéhrend
der Fisch sich in einem Wasserbecken befand. Der Fisch wurde nicht mit Sensor in
die Kammer eingesetzt. Nach der Narkose wurden die Fische in Frischwasser gesetzt,
um die Narkose zu beenden.

Die erfolgreichen Immobilisierungsversuche haben erste positive Erkenntnisse be-
ziiglich der Eignung der Bildgebungskammer und der Immobilisierungshalterung

INTP-ID: 00030815-4-0
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Abbildung 5.4.: Zebrafisch in der Bildgebungskammer wihrend der in-vivo
Immobilisierungsversuche. Der Fisch wird in der flexiblen, 3D gedruckten Halte-
rung fixiert. Im oberen Teil der Kammer sind Luftblasen zu erkennen, die sich
im System gebildet haben. Die Kammer wird im Versuchsaufbau von einer roten
Klammer gehalten.

gebracht, siche Abbildung 5.4. Es ist moglich, den Fisch innerhalb der flexiblen Hal-
terung so zu positionieren, dass er mittig in der Kammer verbleibt. Diese Form der
Immobilisierung hat zu keinerlei Verletzungen der Fischhaut gefiihrt. Der Prozess
des Einsetzens in diese Halterung war allerdings sehr mithsam und nicht sonder-
lich zeiteffizient. Dieser Aspekt miisste, im Fall der Verwendung eines radioaktiv
markierten Fisches, entweder durch vorherige Ubung beschleunigt oder das Design
weiter optimiert werden, um das Einsetzen zu erleichtern. Die angestrebte Durch-
flussrate von 500ml/h Stunde konnte zwar kurzzeitig erreicht werden, bei diesen
Durchflussraten hat sich jedoch gezeigt, dass der Fisch, speziell dessen Kopf, sich
trotz der Fixierung mit der Stromung bewegt. Nachdem die Durchflussrate auf ein
Drittel reduziert wurde, trat diese Bewegung nicht mehr auf. Da die Bewegung nicht
im Sinne des Tierwohls ist, da sie unnotigen Stress fiir das Tier bedeutet und auch
bei der Bildgebung zu massiven Artefakten fithren wiirde, belauft sich die maxi-
mal applizierbare Durchflussgeschwindigkeit in dieser Kammer auf 0,16 ml/min. Die
Anésthesie konnte tiber einen Zeitraum von 60 min stabil aufrechterhalten werden.
Der Fisch zeigte nach dem Aufwachen keinerlei Verhaltensauffilligkeiten. Uber den
Messzeitraum haben sich im System, wahrscheinlich durch kleine Undichtigkeiten
an einem der Schlduche, Luftblasen gesammelt. Hier konnte zukiinftig eine andere
Lagerung der Schlauche dafiir sorgen, dass die Kammer nicht der hochste Punkt des
Systems ist und sich die Luftblasen somit nicht dort ansammeln.

In Bezug auf die vorgeschlagene Vitalzeicheniiberwachung haben die Tests leider kein
positives Ergebnis geliefert. Der Sensor konnte aus verschiedenen Positionen neben
dem Fisch platziert werden, es war allerdings an keiner dieser Positionen moglich,
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ein Signal zu messen, aus welchem sich der Herzschlag des Tieres ableiten liele.
Mogliche Ursachen koénnen eine zu grofie Entfernung zwischen Sender, Fischhaut
und Empfanger oder aber auch eine zu starke Streuung durch das Umgebungswasser
sein. Dieser Ansatz muss zukiinftig also noch erheblich verbessert werden. Auch
die genannte automatische, optische Messung der Atemfrequenz scheint daher eine
vielversprechende Alternative zu sein.

5.2. Tracer Applikation

Wie in Unterabschnitt 2.6.2 erldutert, gibt es bereits eine Reihe von Studien, die
sich mit der Tracerapplikationen bei Fischen beschéftigen. Die wenigen bisherigen
Versuche der nuklearen Bildgebung von Zebrafischen wurden durchgefiihrt, indem
der Tracer in das umgebende Wasser gegeben wurde. Zum Beispiel durch Gabe von
15MBq ¥*F-FDG in 7ml Wasser fiir 45min [126], oder 60 MBq '®*F-Fluor-6-thia-
heptadecansaure(FTHA) in 100 ml Wasser fiir 30 min [127]. Die Injektion eines Tra-
cers wurde bisher nur von Tucker et al. [20] belegt, dies erfolgte jedoch bei Versuchs-
tieren, bei denen zuvor der Hirntod sichergestellt wurde. Fiir andere Anwendungen
(Phasenkontrast CT) wurde von Tang et al. [128] berichtete, dass Mikroinjektoren
erfolgreich in-vivo eingesetzt werden konnen. Corek et al. [129] berichten sogar von
der erfolgreichen Injektion von Nanopartikeln in Zebrafisch Larven.

Im Rahmen von MERMAID sollen daher eine Reihe unterschiedlicher Ansatze ge-
testet werden. Diese wurden aus den genannten Quellen des Vorgehens fiir groflere
Fische abgeleitet oder, insbesondere in Kooperation mit Prof. Christian Schmidt,
Isotopenlabor der Universitat zu Liibeck, basierend auf Erkenntnissen zur Fischhal-
tung und Fiitterung abgeleitet. Fiir alle Methoden gilt jedoch, dass eine ausreichend
hohe Markierungseffizenz gegeben sein muss, um damit eine Aktivitdt von tiber
1 MBq zu erreichen. Geringere Aktivitdten wiirden fiir eine komplette Aufnahme
des Fisches in MERMAID zu Messzeiten fiithren, die mit dem Tierwohl nicht mehr
vereinbar sind. Es ist zunichst nur die Applikation von ¥F-FDG aufgrund seiner
vielseitigen Einsatzmoglichkeiten sowie guten Verfiigbarkeit geplant. Diese Metho-
den sind im Rahmen eines Tierversuchsvorhabens!' genehmigt. In Vorversuchen wird
die Effizienz der im Folgenden genannten Methoden ermittelt. Die Tiere werden
im Anschluss an die eigentliche Tracerapplikation nicht immobilisiert und im PET
gemessen, sondern mittels einer Uberdosis Tricain getdtet und die aufgenommene
Aktivitdt mithilfe eines Aktivimeters bestimmt.

INTP-ID: 00030815-4-0.
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Tracer im Umgebungswasser Die Verabreichung von Tracer iiber das Umge-
bungswasser ist fiir groffere Fische bereits bekannt und im vorherigen Absatz ge-
nannt [126, 127]. Bei dieser Methode soll eine definierte Menge Tracer in das Um-
gebungswasser des Fisches gegeben werden. Ein Hauptproblem hierbei ist, die not-
wendige Aktivitatskonzentration zu erreichen, um schlussendlich genug Aktivitit
im Fisch zu applizieren. Die Aktivitdt kann in diesem Fall vom Fisch nur durch
die Kiemen aufgenommen werden. Um die Konzentration zu erhéhen, wird nicht
das gesamte, fiir den Versuch benotigte Aquariumwasser markiert. Der Fisch wird
in 50ml Wasser umgesetzt, welches mit 50 MBq ®F-FDG versetzt wurde. Diese
Menge des Nuklids entspricht nur wenigen Mikrolitern zusatzlicher Flissigkeit. Der
Fisch verbleibt dann fiir 30 min im Becken, um den Tracer aufzunehmen und zu
verstoffwechseln. Danach wird der Fisch entnommen und in ein weiteres Becken
mit frischem Aquariumwasser gesetzt, um die Aktivitat von der Auflenseite abzu-
waschen. Der Fisch ist dann bereit fiir die Umsetzung in die Bildgebungskammer
und folgend die PET Messung. Bei dieser Methode ist davon auszugehen, dass ca.
10% oder weniger vom Fisch aufgenommen werden konnen. Zusatzlich werden Auf-
nahmen mit einem Phosphor-Schirm gemacht, um einen Eindruck einer rdumlichen
Verteilung des Tracers im Fisch zu erhalten.

Orale Gavage Fir andere Anwendungen ist die Moglichkeit der oralen Gavage
belegt, wie etwa fiir die Medikamentenverabreichung in Dang et al. [130]. Fiir die in
MERMAID geplante Methode muss der Fisch zuvor vollstandig andsthesiert wer-
den. Mit einer Spritze wird dann eine geringe Menge Tracer (3-5pl) direkt in den
Schlund des Fisches gespritzt. Die verabreichte Gesamtaktivitat betrégt dabei maxi-
mal 3,5 MBq. Der Fisch verbleibt darauthin 10 min in Vollnarkose und kann dann in
die Bildgebungskammer umgesetzt werden. Da die Aktivititskonzentration der *F-
FDG-Losung jedoch schwankt, ist davon auszugehen, dass bei dieser kleinen Menge
an Flissigkeit weniger Aktivitdt appliziert wird. Gegentiber der Verabreichung iiber
das Umgebungswasser besteht der Vorteil, dass weniger Aktivitéit eingesetzt werden
muss. Zudem ist keine Sduberung der Aulenhaut des Fisches notwendig. Nachteilig
konnte sich jedoch auswirken, dass durch die Narkose der Stoffwechsel so massiv
reduziert ist, dass nicht genug Aktivitdt verstoffwechselt werden kann.

Injektion Fiir diese Methode muss der Fisch zuvor ebenfalls vollstdndig anasthe-
siert werden. Es werden bis zu 5pul des Tracers intraperitoneal (i.p.) injiziert, die
verabreichte Aktivitat liegt bei maximal 3,5 MBq. Der Fisch verbleibt nun auch fir
10min in Vollnarkose und wird dann umgesetzt. Ahnlich wie bei der oralen Gavage
ist hier der abgesenkte Stoffwechsel ein mégliches Problem bei der Aufnahmeeffi-
zienz. Zudem berichten Tucker et al. [20] von einer erhéhten Tracerkonzentration
direkt an der Einstichstelle.

153



5. Vorarbeiten fiir die In-vivo Messungen von Zebrafischen

Indirekte Verabreichung durch Futter Bei diesem Ansatz soll die Verabreichung
des Tracers tuber das Fischfutter erfolgen. Zunichst wurde dabei ein Ansatz verfolgt,
der markierte Mikroalgen nutzt ( siche Unterabschnitt A.6.3.8). Damit konnte ge-
zeigt werden, dass es moglich ist, Miesmuscheln '¥*F-FDG zu verabreichen. Da Zebra-
fische diese Algen allerdings nicht direkt fressen, miissten diese aufwendig zu Pellets
verarbeitet werden, was aufgrund des Zeitverlusts die Markierungseffizenz bei der
Verwendung mit ®*F-FDG verringert. Somit wurde nach einer Alternative gesucht.
Eine Moglichkeit besteht darin, lebende Futtertiere, wie etwa den Schlammrohren-
wurm (lat. Tubifer tubifexr) zu verwenden. Diese konnen ebenfalls tiber eine gewisse
Inkubationszeit mit *®*F-FDG markiert werden. Tests im Rahmen einer Bachelorar-
beit (sieche Unterabschnitt A.5.2.7) zeigen eine Markierungseffizenz der Wiirmer von
etwa 17%. Damit kann unter Einsatz einer ausreichend hohen Startaktivitit genug
Tracer in die Zebrafische appliziert werden, vorausgesetzt diese fressen die Wiirmer
in der von uns erwarteten Menge (ca. 300 mg bei einer Aktivitdtskonzentration von
ca. 8,8MBq/g). Die Wiirmer werden fiir die Applikation in das Becken gegeben und
dann 30 min gewartet, bis der Fisch die Wiirmer gefressen hat und diese ausreichend
verstoffwechselt wurden. Dann erfolgt die Umbettung in die Bildgebungskammer.

Parallel dazu wird auch die Markierung von Fischfutterpellets (z.B. TetraMin Gra-
nules, Tetra GmbH) als Alternative zum Lebendfutter untersucht. Pellets bieten
den Vorteil einer immer gleichen Qualitit, was bei lebenden Organismen nur mit
deutlich hoherem Aufwand zu erreichen ist. In dieser Methode werden die Futterpel-
lets oberflichlich durch die Zugabe einer wissrigen *F-FDG-Losung markiert. Um
nach der Markierung dennoch trockene Pellets zu erhalten, werden diese in einer
Gefriertrockenanlage fiir 60 min getrocknet. Eine Nachbehandlung des Futters mit
einem StoéBel tberfithrt es danach in eine Form, die der Ausgangskonsistenz dhnelt.
Messungen haben gezeigt, dass sich das 'F-FDG innerhalb von 2min im Wasser
l6st und andere Teile des Futters absinken. Wie es auch schon beim Lebendfutter
zu empfehlen ist, so sollten die Zebrafische auch bei dieser Methode vor Versuchs-
beginn so lange nicht gefressen haben, dass das Futter innerhalb dieser kurzen Zeit
aufgenommen wird. Da diese Methode vergleichbare Markierungseffizenz zeigt, soll-
te in einem Vortest ohne Radioaktivitdt zukinftig noch verglichen werden, welche
Form des Futters, Tubifex oder bearbeitete Pellets, von den Fischen schneller und
in welchen Mengen aufgenommen werden.

Tracer Versuche

Zum Zeitpunkt der Abgabe dieser Arbeit konnten die Versuche zur Tracer Appli-
kation nur fiir die Markierung tiber das Umgebungswasser durchgefiihrt werden.
In Versuchen mit vier Fischen konnte keine Aktivitdtsaufnahme bei Messungen im
Aktivimeter festgestellt werden, die Messwerte lagen im Bereich des nattirlichen
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Hintergrunds bzw. innerhalb der Fehlertoleranz des Geréts. AnschlieSende Exposi-
tionen der Fische auf dem Phosphorimager und auch in einem Gammacounter haben
zwar Aktivitat feststellen konnen, jedoch wurde kein klarer Trend in der Aufnahme-
menge zwischen den unterschiedlichen Tieren sichtbar. Aufgrund dessen ist davon
auszugehen, dass die Methode der Tracerverabreichung tiber das Umgebungswasser
in der hier vorgestellten Variante nicht erfolgversprechend fiir die geplanten PET
Messungen ist, da die applizierbare Aktivitdtsmenge unterhalb der Messschwelle
des Aktivimeters und somit hochstwahrscheinlich auch unterhalb der Messschwelle
von MERMAID liegt. Der weitere Fokus liegt somit auf den Methoden via Injektion,
orale Gavage und dem markierten Futter.

5.3. CT Modul

Wie bereits in Unterabschnitt 2.6.2 beschrieben, werden PET Scanner oft in Kombi-
nation mit anderen Modalitdten genutzt, um neben den funktionellen Informationen
des PET auch anatomische Informationen zu erhalten. Aus diesem Grund besteht
auch schon seit Beginn des MERMAID Projekts die Absicht, eine Form der Ront-
gen basierten Bildgebung, bevorzugt die CT mit in den Prototyp zu integrieren.
Es wurde dabei versucht, Komponenten in das System des ersten Scanners zu in-
tegrieren, die bereits am Institut verfiighar waren. Dabei handelt es sich um eine
40kV Rohre der Firma Moxtek (TUB00046-W05, Moxtek, Orem/USA) sowie einen
Streifendetektor der Firma Detection Technology (X-Card L010225610A, Detection
Technology Plc, Finnland). Die Komponenten wurden urspriinglich fir ein anderes
Kleintier Bildgebungssystem angeschafft und sind daher nicht fiir MERMAID opti-
miert. Wie in Abbildung 5.5(a) zu erkennen, wurde die Réhre im 90° Winkel zu den
beiden urspriinglichen Detektormodulen platziert; der Rontgendetektor gegentiber
der Rohre, dieser ist zum Schutz der Elektronik in Messing eingehaust. Diese Anord-
nung hétte es erlaubt, eine 180° Rotation um ein Objekt und damit CT Aufnahmen
zu ermoglichen. Dadurch, dass der Strip Detektor allerdings nur eine minimale Hohe
von 0,3 mm aufwies, hdtte diese eine hohe Anzahl an sehr prazisen Schritten entlang
der z-Achse und somit eine sehr lange Messzeit bedeutet.

Unter Beibehaltung der gleichen Rohre wurde der Streifendetektor daher durch einen
Flachendetektor (C7942SK-05, Hamamatsu Photonics K.K ) mit 2316 x 2316 Pixeln
und 0,05 mm Pixelgroe ersetzt (siehe Abbildung 5.5(b)). Mit diesem besteht die
Moglichkeit, einen ganzen Zebrafisch ohne Bewegung in der z-Achse abzubilden.
Wie in der Abbildung allerdings auch zu erkennen ist, kann der Detektor aufgrund
seiner Ausmafle und seines Gewichts nicht mit der bisher genutzten Mechanik rotiert
werden.
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(b)

Abbildung 5.5.: (a) Rontgenréhre und Liniendetektor, hinter Messingabschir-
mung montiert, auf der rotierenden Scheibe neben den beiden Detektormodulen
des ersten Prototyps. (b) Experimenteller Einbau des Flédchendetektors in MER-
MAID, hier bei einer Testmessung mit Bildgebungskammer. Bilder aus Unterab-
schnitt A.5.3.2.

Im Rahmen eines von mir betreuten Masterpraktikums [131] und der anschliefenden
Masterarbeit (Unterabschnitt A.5.3.2) wurde nun zunachst die verfiigbare Rontgen-
rOhre auf ihre Eignung fiir die Zebrafisch Bildgebung und dann ein komplettes Bild-
gebungsmodul entwickelt, welches in den PET-Prototyp integriert werden kann. Bei
dem System handelt es sich allerdings nicht um CT, sondern um Digitale Tomosyn-
these (DT), im Englischen auch als limited-angle CT bekannt. Ziel ist es, morpholo-
gische 3D-Bilder zu erhalten, ohne eine komplette Rotation von Rohre und Detektor
durchfithren zu miissen. Dadurch kann die Strahlendosis verringert werden, zudem
ist ein solches System auch giinstiger zu implementieren als ein komplettes CT. Die
unvollstandige Rotation kann jedoch auch Trunkierungsartefakte in den 3D-Bildern
zur Folge haben. Zuséatzlich sind die Abschwachung der Strahlung durch das Wasser
sowie die feinen Strukturen des Fisches Herausforderungen, die dort gelost werden
mussten.

Es wurde eine mechanische Bithne aus Aluminium gefertigt, auf der eine rotierende
Hohlscheibe mit einem inneren Offnungsdurchmesser von 10cm kugelgelagert von
einem Schrittmotor mit Riemenantrieb gedreht werden kann (Abbildung 5.6). Die
Rontgenrohre ist auf der Scheibe montiert. Der Detektor wird fest vor der Schei-
be montiert. Die Rohre kann sich nun mit einer hohen Prézision in einem Win-
kel von 90° iiber dem Detektor drehen und dabei 2D-Projektionsbilder aufnehmen.
Die Bildrekonstruktion der so aufgenommenen Daten erfolgt mittels einer Simulta-
nen Algebraischen Rekonstruktionstechnik (SART). Zur Charakterisierung wurden
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5.3. CT Modul

(b)

Abbildung 5.6.: (a) Geplante Integration des DT Aufbaus in MERMAID. (b)
Abbildung des DT Aufbaus. Bilder aus Unterabschnitt A.5.3.2.

Messungen mit verschiedenen Bildqualitdtsphantomen sowie einem toten Zebrafisch
in der Bildgebungskammer durchgefiihrt. Die Ergebnisse dieser Charakterisierung
wurden neben der Masterarbeit bereits von mir beim European Molecular Imaging
Meeting (EMIM) 2023 (Unterabschnitt A.6.2.3) vorgestellt, sodass in den folgenden
Teilen dieser Arbeit nicht mehr darauf eingegangenen wird. Es ist aber festzuhalten,
dass es mit diesem Aufbau moglich ist, die Knochenstruktur des Fisches abzubilden
(Abbildung 5.7). Durch den ungeniigenden Kontrast kénnen jedoch keine Weichteile
erkannt werden. Insbesondere in der koronalen Ansicht bieten die rekonstruierten
Bilder allerdings genug Informationen, um nach einer Bildfusion mit PET Daten eine
Aussage tiber die Position der Tracerverteilung im Fisch treffen zu kénnen. Weiter-
hin bieten diese Daten eine Basis fiir eine zukiinftige Schwéchungskorrektur der PET
Daten. Zudem kann das System zukiinftig noch in Bezug auf die Aufnahmepréazision
und im Bereich der Rekonstruktion optimiert werden.

Stand heute funktioniert das CT Modul so wie beschrieben, ist allerdings noch nicht
in MERMAID eingebaut.
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Abbildung 5.7.: Ausgewéhlte Bildschichten einer ex-vivo Zebrafisch Aufnah-
me in der Bildgebungskammer mit 91 Projektionen und 90° Rotation: Koronal,
sagittal und transversal. Die koronale Ebene ist dabei parallel zur Detektorober-
fliche. Das rekonstruierte Volumen hat eine Gréfle von 512x512 Pixel mit einer
Pixelgrofie von 0,1 mm. Bilder aus Unterabschnitt A.5.3.2.



6. Zusammenfassung und Ausblick

Im Rahmen dieser Dissertation wurde die Entwicklung des MERMAID PET-Proto-
typs mit dem Ziel der in-vivo-Bildgebung von Zebrafischen behandelt. Neben der
Prototypentwicklung umfasst das Projekt auch weitere Teilprojekte, die sich in die
Zielsetzung des Gesamtprojektes einfiigen.

Um den Anforderungen der in-vivo PET Bildgebung fiir Zebrafische gerecht zu wer-
den, sind hier Aspekte der Tracer Applikation und der Konzeption einer geeigneten
Bildgebungskammer zur Immobilisierung der Fische wéhrend der Messungen dis-
kutiert worden. Im Rahmen des Tierversuchsvorhabens, mit welchem am Ende der
MERMAID PET-Prototyp getestet werden soll, sind verschiedene Methoden der
Tracer Applikation bei Fischen geplant, welche aus der Literatur teilweise nur fiir
groffere Fischarten bekannt sind, zumeist aber noch nie bei Zebrafischen getestet
wurden. Darunter ist auch ein Verfahren zur Markierung von (Lebend-)Futter, wel-
ches im Rahmen von MERMAID komplett neu entstanden ist. Diese Methoden sol-
len im néchsten Schritt des Versuchsvorhabens untersucht werden. In Bezug auf die
hier vorgestellte Bildgebungskammer konnten bereits Erkenntnisse aus in-vivo Tests
gewonnen werden. Die Kammer wurde mit andsthesierten Fischen und einer kon-
stanten Frischwasser- und Anésthetika-Versorgung iiber einen Zeitraum von 60 min
erfolgreich getestet. Somit kann diese Kammer nach geringfiigigen Optimierungen
zukiinftig fir die Bildgebung im PET-Prototyp, aber aufgrund ihres multimodalen
Designs auch in anderen potenziellen Anwendungen und Systemen, wie etwa einem
hochauflésenden Kleintier MRT, genutzt werden.

Weiterhin wurde hier eine der moglichen Anwendungen einer Methode zum radio-
aktiven 3D Druck von Bildqualitdtsphantomen vorgestellt. Mit dieser Technik ist
es moglich, Phantome zur Bildqualitdtsbewertung und auch fiir weitere Systemtests
herzustellen, die aufgrund ihrer Struktur mit bisher etablierten Methoden so nicht
umsetzbar waren. Auch die Moglichkeit, unterschiedliche Aktivitdtskonzentrationen
in einem Phantom auf kleinem Raum einzusetzen ist dabei neu. Zusammen mit
soeben erwahnten Fortschritten bei der Tracer Applikation und der Bildgebungs-
kammer wurde somit ein gutes Umfeld fiir die Bildgebung und die Evaluation des
hier vorgestellten Systems entwickelt.

Betrachtet man nun den PET-Prototyp, so wurden innerhalb dieser Arbeit erhebli-
che Verbesserungen im Vergleich zur ersten PoC-Version (MERMAID-v0) erreicht.
Wurden zuvor Detektoren mit insgesamt 128 Detektorkanalen genutzt, stehen durch

159



6. Zusammenfassung und Ausblick

das Upgrade 512 Kanéle zur Verfiigung. Es werden weiterhin kleine Szintillations-
kristalle (1,12x1,12x 15 mm?) zusammengefasst in Kristallmatrizen genutzt, welche
eins zu eins an SiPMs gekoppelt sind. Durch die Neuentwicklung der entsprechenden
Platine wurden allerdings je zwei SiPMs nebeneinander platziert, um eine groflere
zusammenhéngende photosensitive Fliache zu schaffen. Vier dieser Detektormodule
sind im Scanner ringférmig angeordnet und rotieren um das Untersuchungsobjekt,
um einen vollstandigen Datensatz aufzunehmen. Durch die Vergroferung der Module
ist diese Rotation in weniger Schritten moglich, was zusammen mit der gesteigerten
Sensitivitiat die Messzeit reduziert. Die Kalibrierung und Optimierung der Detek-
toren wurde mit dem Ziel einer moglichst guten Energieauflosung durchgefiihrt, es
wurden 21,6% bei 511keV erreicht. Innerhalb dieser Kalibrierung ist, neben star-
ken Schwankungen zwischen den einzelnen Detektorkanélen, eine starke Sattigung
der Signale der SiPMs fiir hohe Photonenenergien aufgefallen, die sich auch auf die
Energieauflosung bei 511keV negativ auswirkt. Diese Séttigung bedingt sich aus
der vergleichsweise niedrigen Zahl an SiPM Pixeln pro Detektorkanal. SiPMs mit
einer hoheren Pixelzahl pro Detektorkanal wiirden eine weniger starke Sattigung
und somit wahrscheinlich bessere Energieauflosung zeigen, hatten dann allerdings
auch eine niedrigere Sensitivitat zur Folge.

Mit dem Einsatz der vier neuen Detektormodule konnte das nutzbare transaxiale
FOV des Systems nahezu verdoppelt werden und liegt nun bei 16 mm FWHM, was
im Vergleich zum maximalen Durchmesser eines Zebrafisches von etwa 10 mm, aus-
reichend grof} ist. Durch die genutzte Detektorgeometrie liegt das nutzbare axiale
FOV jedoch nur bei 8 mm, was eine prézise Positionierung der Objekte im Sys-
tem notwendig macht, um auch lange Objekte konsistent mit mehreren Schritten zu
messen. An diesem Punkt besteht zukiinftig noch ein Optimierungsbedarf. Die ein-
gebaute automatische Verschiebebiihne des Systems kann zwar eingesetzt werden,
bisher fehlen aufgrund der mangelnden Ansteuerfahigkeit jedoch noch automatisier-
te Messprotokolle, die dies prazise ermoglichen.

Die Charakterisierung der Bildgebungseigenschaften mit unterschiedlichen Phanto-
men hat gezeigt, dass das System zuverldssig in der Lage ist, Strukturen bis zu
einem Millimeter abzubilden. In Messungen mit Punktquellen konnte vom Zentrum
des Scanners bis zu einer x-Achsen Position von 7 mm eine mittlere raumliche Auf-
l6sung von 0,74 mm tiber alle Achsen erreicht werden. Somit entspriache das System
der Anforderung nach einer submillimeter Auflésung fiir die in-vivo Messung von
Zebrafischen. Die rekonstruierten Bilder weisen allerdings allesamt eine Verkleine-
rung der Strukturen im Vergleich zum Original auf. Als Hauptursache dafiir wurde
hier die mangelnde Messung der Interaktionstiefe in den Detektoren und somit ein
ausgepragter Parallaxe-Effekt identifiziert. Zudem kann auch die Nutzung des ite-
rativen Rekonstruktionsalgorithmus einen gewissen Einfluss auf die Verkleinerung
haben.
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Um die Bildqualitdt nun zu verbessern, gibt es mehrere Ansétze, die zum Teil in-
nerhalb dieser Arbeit oder des MERMAID Projekts auch schon vorbereitet wurden.
Wenn die gemessenen Detektoreffizienzen im Rekonstruktionsalgorithmus zur Op-
timierung der Systemmatrix genutzt werden, so ist eine realistischere Modellierung
der tatsachlichen Messung moglich. Es ist zu erwarten, dass dadurch mindestens die
Homogenitét in den Bildern verbessert werden kann. Ein weiterer Aspekt wére die
Integration einer Schwachungskorrektur. Die dafiir notwendigen Schwachungskoeffi-
zienten des Objekts konnten entweder aus moglichst genauen Simulationen oder aber
aus Messungen bestimmt werden. Wir haben in Zvolsky et al. [123] bereits gezeigt,
dass die Verwendung von phantombasierten Schwichungskoeffizienten fiir simulierte
Messungen eine Verbesserung mit sich bringt. Vorbedingung dafiir ist jedoch, dass
die Position des Objekts, also des Zebrafisches in der Bildgebungskammer, genau
bekannt ist, sodass es nicht zu Abweichungen zwischen der, in der Rekonstruktion
genutzten, Schwiachungskarte und den realen Positionen kommt. Sollen die Koeffizi-
enten per Messung bestimmt werden, so ist dies iiber die Umrechnung von Schwa-
chungskoeffizienten moglich, die aus Rontgenabsorptionsbildern bestimmt werden.
Hierbei konnte das vorgestellte CT Modul in MERMAID eingesetzt werden. Neben
den Schwachungskoeffizienten kénnen so auch anatomische Bilder des Zebrafisches
aufgenommenen werden, welche die Einordnung der, mit dem PET aufgenommenen,
funktionellen Informationen im Gesamtsystem Zebrafisch als Modellorganismus er-
heblich verbessern und erleichtern wiirden.

Werden die, innerhalb dieses Abschnitts genannten, Verbesserungen implementiert,
so sollte MERMALID in der Lage sein, in-vivo Zebrafisch Messungen durchzufiihren,
da viele Grundlagen fiir eine erfolgreiche Messung mit dem System in dieser Arbeit
gelegt wurden.

Auf langfristige Sicht sollte der derzeitige MERMAID Prototyp allerdings auf die
nachste Version, MERMAID-v2, erweitert werden. Kernelemente einer solchen Er-
weiterung sollte einerseits die Integration von Detektoren sein, die in der Lage sind,
Informationen der Interaktionstiefe der Detektoren zu messen, um den Parallaxe-
Effekt bei diesem kleinen Systemradius zu reduzieren. Andererseits sollte auch das
axiale FOV deutlich vergrofert werden. Erste Vorarbeiten wurden dazu in Simula-
tionen bereits durchgefiihrt [132].
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A. Anhang

A.1. Zerfallsschemata der verwendeten Isotope
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Abbildung A.l.: Zerfallsschema der ST emittierenden Nuklide ¥F, 2?Na, und
897r.
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Abbildung A.2.: Zerfallsschema der Gammaemitter '33Ba und 137Cs.
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A.2. Dimensionen Kristallmatrix
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A.3. Kanalzuordnung
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Abbildung A.4.: Zuordnung der Kanalnummern zu den absoluten Positionen
fiir COB und BGA ASICs.
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A.4. Datenblatt S13615-1050N-08 SiPM

HAMAMATSU

PHOTON IS OUR BUSINESS

MPPC® arrays

S13615 series

Y NEW |

through the adoption of TSV structure

MPPCs in a chip size package miniaturized

The S13615 series is a microfabricated MPPC (multi-pixel photo counter) array for precision measurement that uses TSV
(through-silicon via) and CSP (chip size package) technologies. The adoption of TSV structure made it possible to eliminate wir-
ing on the photosensitive area side, resulting in a compact structure with little dead space. Its photosensitive area is smaller (1
x 1 mm) than the previous product S13361 series, and so provides a high spatial resolution. The four-side buttable structure
allows multiple devices to be arranged side by side to fabricate large-area devices. It is suitable for medical and nondestruc-
tive inspections, environmental analyses, high energy physics experiments, and other applications that require photon counting

measurements.

== Features

=1 Compact chip size package with little dead space

=1 Excellent photon-counting capability

(excellent detection efficiency versus number of incident photons)
=1 Low crosstalk

=1 Low afterpulses
=1 Low voltage (VBR=53 V typ.) operation
=1 Small photosensitive area: 1 X 1 mm

== Structure

== Applications

=1 Nuclear medicine

=1 PET

=1 Environmental analysis
=1 High energy physics experiment

=1 Non-destructive inspection

Effective Refractive
Number of ~ photosensitive| Pixel pitch Number of Fill factor Window index of
e e channels area/ch pixels/ch Package material window
(mm) (um) (%) material
5$13615-1025N-04 4x4
513615-1025N-08 8x8 25 1584 47
S$13615-1025N-16| 16 x 16 Surface
S13615-1050N-04] 4 x 4 LOx 10 mount type | C13sS 151
513615-1050N-08 8x8 50 396 74
S13615-1050N-16| 16 x 16

== Absolute maximum ratings

Type no.

Operating temperature
Topr
(°C)

Storage temperature
Tstg
(°C)

Soldering conditions*!

Tsol

513615-1025N series

513615-1050N series

-20 to +60

-20 to +80

Peak temperature: 240 °C, twice*?

*1: No dew condensation

*2: JEDEC level 5a

Note: Exceeding the absolute maximum ratings even momentarily may cause a drop in product quality. Always be sure to use the product
within the absolute maximum ratings.

www.hamamatsu.com

[
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I MPPC arrays S13615 series

== Electrical and optical characteristics (Typ. Ta=25 °C, unless otherwise noted)

Photon Recommended
Spectral | Spectral ; : Recommended | Operating voltage ‘
rez ponse regponse dferte_ctwon Dark Gzsac Temlnal & Breakdown operating fiuctuation op:emnng v;jltage
Type no. range | range |° 'I:CE)EECV count | probabiity capagtance s;n v%t:ge Voltage | beteen channels c?ﬁ':en?
Al A | oap | (keps) Vop ) ATVop
(om) | (nm) | (%) |Typ. |Max.| (%) (pF) V) () Typ. | Max. | (mV/°C)
$13615-1025N series 25 3 7.0 x 105 VBR + 5
'513615-1050N series| + +0.05| 0.
513615-1050N series| " ° 0| *0 a0 | %° |70 10 0 o] B ES [Tverg 3 |T005|*015 54
== Photon detection efficiency vs. wavelength (typical example) == Gain vs. overvoltage (Example)
=25° Ta=25 °C
50 (Ta=25 °C) 6 x 10° (Ta )
5 x 10°
40 /\
S13615-1050N series 4% 10°

30 S13615-1050N series L

/"

3 x 10° 5
20 /

2 x 10°

/ 13615-1025N series
10 1% 10° T
| S13615-1025N series, \ ’L/ T

Gain

Photon detection efficiency (%)

i ¥ T
0 J 0
200 300 400 500 600 700 800 900 1000 0 1 2 3 4 5 6 7 8
Wavelength (nm) Overvoltage (V)
J— J—
HAMAMATSU 2
PHOTON IS OUR BUSINESS
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MPPC arrays

S$13615

series

== Photon detection efficiency-overvoltage

(typical example)

(Ta=25 °C, A=450 nm)

60 i i
S13615-1050N series .-

< 50 =
3
g >
g
S 40
S
b=
[7)
s =
k] =77
g 1
T 20
=
2 / 513615-1025N serie:
=
T 10

0

0o t 2 3 4 5 6 7 8

Overvoltage (V)

== Dimensional outlines (unit: mm)

KAPDBOOIEA

== Crosstalk probabilityvs.overvoltage (typical example)

Ta=25 °C;
20 ‘ ‘ ( )
513615-1050N series R

g 5
<
z
3
]
<] 10
a
x
B
7]
< S13615-1025N series
S 5 / e
4/'
0 —
o 1 2 3 4 5 6 7 8

Overvoltage (V)

KAPDEOA02EA

‘ S13615-1025N-04, S13615-1050N-04

[Top view] [Side view] [Bottom view]
0.125 0.125 1.31.+0.20
P1.2x3=(3.6) 0.31 .8 x5 =4.0
Photosensitive F ‘
surface 654321
a1 a2 |23 | a4 i op—Aj0 00|00 0
B <[ Blooojooo
g b-1 b2 b3 b4 o ‘: cloo “ [eXe)
< c1fc2c3fca n x| D|oO 0o
B ® E[o g/g 000
d1fd2d3]ds S <! _Flo o/olo o
4.85 \ Photosensitive area Index mark Pad (32 x) $0.4
(16 x) 1.0 x 1.0
Tolerance unless otherwise noted: +0.1
= Pin connections
6 5 4 3 2 1
Al A(a-4) K(a-4) A(a-2) K(a-2) A(a-1) K(a-1)
B| A(a-3) K(a-3) A(b-3) K(b-3) A(b-1) K(b-1)
C| A(b-4) K(b-4) A(b-2) K(b-2)
D| A(c4) K(c-4) A(c-1) K(c-1)
E| A(c3) K(c-3) A(d-2) K(d-2) A(c-2) K(c-2)
F| A(d-4) K(d-4) A(d-3) K(d-3) A(d-1) K(d-1)
K: cathode
A: anode
HAMAMATSU 3
PHOTON IS OUR BUSINESS
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‘ $13615-1025N-08, S13615-1050N-08

[Top view] [Side view] [Bottom view]
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= Pin connections
12 11 10 9 8 7 6 5 4 3 2 1

Al A@@-8) K(a-8) A(a-7) K(a-7) A(a-5) K(a-5) A(a-4) K(a-4) A(a-2) K(a-2) A(a-1) K(a-1)
Bl A(b-7) | K(b-7) | A(b-6) | K(b-6) | A(a6) | K(a6) | A(@-3) | K(a-3) | A(b-3) | K(b-3) | A(b-2) | K(b-2)
C| A(b-8) | K(b-8) | A(c-6) K(c-6) | A(b-5) | K(b-5) | A(b-4) | K(b-4) | A(c-3) K(c-3) | A(b-1) | K(b-1)
D[ Ac8) [ Kc8) | Ac?) | Kic?) | A5 | K5 | Acd) | K4 | A2 | K2 | Acl) | K1)
E| A@d-8) | K(d-8) | Ad-6) | K(d-6) A(d-3) | K(d-3) | A(d-1) | K(d-1)
F| A7) | K(d-7) | A@-5) | K(d-5) A(d-4) | K(d-4) | Ad-2) | K(d-2)
G| Ae8) | Ke8) | Ae6) | Ke6) AE3) | Ke3) | Ael) [ Ke1)
H| A(e-7) K(e-7) A(e-5) K(e-5) Ae-4) K(e-4) A(e-2) K(e-2)
E[ Af8) | K(8) | A7) | K(F7) | A(F5) | K(F5) | A(F4) | K(F4) | AF2) | KF2) | A1) | K(F1)
K| A(g-8) | K(g-8) | A(g-6) | K(g-6) | A(f-6) | K(f6) | A(F3) | K(f3) | A(g-3) | K(g-3) | A(g-1) | K(g-1)
L A(g7) | K(g-7) | A(h-6) | K(h-6) | A(g-5) | K(g-5) | A(g4) | K(g4) | Ah-3) | K(h-3) | A(g2) | K(g-2)
M| A(h-8) | K(h-8) | A(h-7) | K(h-7) | A(h-5) | K(h-5) | A(h-4) | K(h-4) | A(h-2) | K(h-2) | A(h-1) | K(h-1)
K: cathode

A: anode

HAMAMATSU b

PHOTON IS OUR BUSINESS
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A.5. Studentische Abschlussarbeiten innerhalb des
MERMAID Projekts

Im Rahmen des MERMAID Projekts wurde mehrere studentische Arbeiten fertig-
gestellt. Da die Arbeiten allerdings nicht publiziert wurden, werden die fiir diese
Arbeit relevanten hier separat gelistet und tauchen nicht im Literaturverzeichnis
auf.

A.5.1. Eigene Abschlussarbeiten

1. S. Seeger, ,Untersuchung der Aufnahmefahigkeit von Gamma-Strahlen emit-
tierenden Nukliden in Miesmuscheln zum Zweck der nuklearen Bildgebung®,
Bachelorarbeit, Universitat zu Liibeck, 2016

2. S. Seeger, . Entwicklung und Charakterisierung eines PET-Prototyps zur Bild-
gebung von Kleinen Marinen Lebewesen®, Masterarbeit, Universitat zu Liibeck,
2019

A.5.2. Bachelorarbeiten

1. L. de Graaf, ,Charakterisierung und Optimierung eines Aufbaus zur nuklearen
in-vivo Bildgebung von Zebrafischen und kleinen Wassertieren“, Universitat zu
Libeck, 2019, Betreuer: Dr. M. Zvolsky, S. Seeger

2. J. Burbat, ,Entwicklung von Methoden und Arbeitsablaufen fiir die nukleare
in-vivo-Bildgebung von Zebrafischen*, Universitat zu Liibeck, 2019, Betreuer:
Dr. M. Zvolsky, S. Seeger

3. L. Hamann, ,,Die elektronische Charakterisierung der Detektoren und der Aus-
leseelektronik des MERMAID-Prototypen®, Technische Hochschule Liibeck,
2020, Betreuer: Dr. M. Zvolsky, S. Seeger

4. M. Frerkes, ,Optimization of a Flow Chamber for in-vivo Nuclear Imaging of
Zebrafish and its Integration into the existing MERMAID Prototype*, Univer-
sitdt zu Liibeck, 2021, Betreuer: S. Seeger

5. S. Karaca, ,,Automatisierung eines hochprézisen Bewegungs- und Positionier-
systems fiir die Fischkammer des bestehenden MERMAID Prototypen*, Uni-
versitat zu Liibeck, 2023, Betreuer: S. Seeger
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6. L. Ahrend, ,,Anpassung und Evaluierung der Open-Source-Bildrekonstruktionssoftware
CASToR fiir den Kleinfisch PET-Prototypen MERMAID®, Universitit zu Lii-
beck, 2023, Betreuer: H. Vo, S. Seeger

7. A. Nestler, ,,“Untersuchungen zur Markierung von Futter zur Tracerapplikation
an Zebrafischen, Universitdt zu Liibeck, 2024, Betreuer: S. Seeger, Prof. C.
Schmidt

A.5.3. Masterarbeiten

1. C. Florack, ,PET fiir aquatische Organismen: Evaluierung und Charakterisie-
rung des MERMAID-Prototypen*, Universitat zu Liibeck, 2023, Betreuer: S.
Seeger

2. L. de Graaf, ,Machbarkeitsstudie eines Tomosyntheseverfahrens fiir den Ein-
bau in einen PET Prototypen fir die Bildgebung von lebenden Zebrafischen®,
Universitat zu Liibeck, 2023, Betreuer: S. Seeger
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A.6. Eigene Publikationen

Im folgende findet sich eine Lister meiner eigenen Publikationen als Erst- bzw.
Co-Autor sowie eine Ubersicht der Konferenzbeitrige. Alle Veroffentlichungen mit
einer DOI finden sich zusatzlich im Literaturverzeichnis.

A.6.1. Peer-Review-Veriffentlichungen

1. Ezzat Elmoujarkach, Steven Seeger, Luise Morgner, Fabian Schmidt,Julia
Mannheim, Christian Schmidt, and Magdalena Rafecas, ,,Dedicated 3D Printed
Radioactive Phantoms With 18F-FDG for Ultra-High Resolution PET*, IEEE
TRPMS, 1-1, 2024 [95]

2. Steven Seeger, Milan Zvolsky, Salim Melikov, Maja Frerkes, and Magdalena
Rafecas, ,,Dedicated chamber for multimodal in vivo imaging of adult zebra-
fish“, Zebrafish, 2022 [122]

3. Milan Zvolsky, Moritz Schaar, Steven Seeger, Sebatian Rakers, and Magda-
lena Rafecas, ,Development of a digital zebrafish phantom and its application
to dedicated small-fish pet*, Phys. Med. Biol., 2022 [123]

A.6.2. Konferenzbeitrage - Vortragender

1. Steven Seeger, Hong Phuc Vo, and Magdalena Rafecas , First images of the
upgraded MERMAID device: A PET Scanner Prototype for Small Acquatic
Animals®, Vortrag, EMIM 2024 Porto, 2024, https://www.eventclass.
it/emim2024/scientific/online-program/session?s=PS+17#el173

2. Steven Seeger, Hong Phuc Vo, Caroline Florack, Julius Werner, Christian
Schmidt, and Magdalena Rafecas, ,,First images from mermaid, a small aqua-
tic animal pet scanner prototype“, Poster, 2023 IEEE Nuclear Science Sym-
posium, Medical Imaging Conference and International Symposium on Room-
Temperature Semiconductor Detectors (NSS MIC RTSD), 2023 [113]

3. Leoni de Graaf, Steven Seeger, and Magdalena Rafecas, , Feasibility of To-
mosynthesis as a Surrogate for CT in PET/CT of Adult Zebrafish“, Vortrag,
EMIM 2023 Salzburg, 2023, https://www.eventclass.org/contxt_
emim2023/online-program/session?s=PS+18#e601
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4. Steven Seeger, Hong Phuc Vo, Andreas Bolke, and Magdalena Rafecas, ,,Cha-
racterisation of the Upgraded MERMAID Prototype, a PET/CT Device for
Small Aquatic Animals®, Poster, 2022 IEEE Nuclear Science Symposium and
Medical Imaging Conference (NSS/MIC), 2022 [133]

5. Ezzat Elmoujarkach, Steven Seeger, Nadine Moller, Christian Schmidt, and
Magdalena Rafecas, ,,Development and Characterization of 3D Printed Radio-
active Phantoms for High Resolution PET“, Poster,2022 IEEE Nuclear Science
Symposium and Medical Imaging Conference (NSS/MIC), 2022 [94]

6. Steven Seeger, Ezzat Elmoujarkach, Nadine Moller, Christian Schmidt, and
Magdalena Rafecas, ,,3D printed radioactive phantoms for Positron Emission
Tomography*, Vortrag, AMMM, 2022 [93]

7. Steven Seeger, Milan Zvolsky, Maja Frerkes, and Magdalena Rafecas, ,,Dedi-
cated Imaging Chamber for Multimodal In-Vivo Imaging of Adult Zebrafish®,
Vortrag, EMIM 2021 Gottingen, 2021 https://www.eventclass.org/
contxt_emim2021/online-program/session?s=PS+02#e32

8. Steven Seeger, Milan Zvolsky, Leoni de Graaf, David Weller, Moritz Schaar,
Christian Schmidt, and Magdalena Rafecas, ,The MERMAID Project - PET
imaging of small aquatic animals®, Vortrag, EMIM 2020 virtuell, 2020 https:
//www.eventclass.org/contxt_emim2020/online-program/session?
s=PS+17#el29

A.6.3. Konferenzbeitrage - Co-Autor

1. Hong Phuc Vo, Steven Seeger, Julius Werner, and Magdalena Rafecas, ,, To-
wards full-body small aquatic animal pet: a simulation study of mermaid-v2“,
Poster, 2023 IEEE Nuclear Science Symposium, Medical Imaging Conference
and International Symposium on Room-Temperature Semiconductor Detectors
(NSS MIC RTSD), 2023 [132]

2. Ezzat Elmoujarkach, Steven Seeger, Christian Schmidt, Julia G. Mannheim,
Fabian P. Schmidt, and Magdalena Rafecas, ,, First 3D printed radioactive 89Zr
phantoms for Positron Emission Tomography*, Vortrag, AMMM, 2023 [134]

3. Ezzat Elmoujarkach, Steven Seeger, Constantin Schareck, Leoni De Graaf,
Jorg Barkhausen, and Magdalena Rafecas, ,,Characterization of Using Infused
PLA for 3DPrinted Radiation Shielding“, Vortrag, BMTE, 2022 [135]

4. Aandreas Bolke, Milan Zvolsky, Nadja Kohlhase, Steven Seeger, Moritz Schaar,
and Magdalena Rafecas, ,Modelling of a Bi-Modal PET / Compton-Camera
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System for Non-Pure Positron Emitters®, Poster, 2020 IEEE Nuclear Science
Symposium and Medical Imaging Conference (NSS/MIC), 2020 [136]

. M. Zvolsky, N. Schreiner, Steven Seeger, M. Schaar, S. Rakers, and M. Ra-
fecas, ,,Digital Zebrafish Phantom based on Micro-CT Data for Imaging Re-

search®, Poster, 2019 IEEE Nuclear Science Symposium and Medical Imaging
Conference (NSS/MIC). IEEE, 2019 [137]

. M. Zvolsky, Steven Seeger, M. Schaar, C. Schmidt, and M. Rafecas. MER-
MAID - A PET Prototype for Small Aquatic Animal Imaging“, Poster, 2019
IEEE Nuclear Science Symposium and Medical Imaging Conference (NSS/-
MIC), 2019 [81]

. M Zvolsky, Steven Seeger, C Schmidt, D Bruhn, M Schaar, D Weller, and
M Rafecas, ,Nukleare in-vivo Bildgebung von Zebrafischen®, Vortrag, 50. Jah-
restagung der Deutschen Gesellschaft fiir Medizinische Physik (DGMP), 2019
[138]

. Christian Schmidt, Steven Seeger, Paul Jatzek, Marina Gebert, and Magda-
lena Rafecas, ,,Microalgae as radionuclide carrier for nuclear imaging of aquatic
animals: a proof of concept®, Poster, EMIM 2018 San Sebastian, 2018 https:

//eventclass.org/contxt_emim2018/online-program/session?
s=PW-07#22
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