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 Einleitung 
  ▼  
 Der Einsatz von Hybridger ä ten, bestehend aus 
einem SPECT und CT in Form des SPECT / CT, bietet 
im klinischen Einsatz eine Vielzahl an Vorteilen. 
Neben einer verbesserten Evaluation von funk-

tionalen und anatomischen Informationen durch 
exakte Koregistrierung steigert das Hybridger ä t 
den Patientenkomfort und bietet Verbesserungen 
im logistischen Bereich. 
 Dieser Artikel soll einen einfachen  Ü berblick  ü ber 
die grundlegenden Konzepte hinter der SPECT / CT 

  Zusammenfassung 
  ▼  
 Der Einsatz von Hybridger ä ten bestehend aus 
einem SPECT (Single-Photonen-Emissionscom-
putertomograf) und CT (R ö ntgen-Computer-
tomograf) in Form des SPECT / CT bietet im kli-
nischen Einsatz eine Vielzahl an Vorteilen. Neben 
einer verbesserten Evaluation von funktionalen 
und anatomischen Informationen durch exakte 
Koregistrierung steigert das Hybridger ä t den Pa-
tientenkomfort und bietet Verbesserungen im lo-
gistischen Bereich.  –  Die Komplexit ä t wird durch 
die Kombination der Einzelmodalit ä ten in einem 
Ger ä t weiter gesteigert: Um das volle Potenzial 
des SPECT / CT auszusch ö pfen, ist Hintergrund-
wissen  ü ber die physikalischen und technischen 
Aspekte beider Modalit ä ten unabdingbar.  –  Das 
SPECT basiert auf dem Gammakameraprinzip, 
das mithilfe von Kollimatoren Ansichten der Ak-
tivit ä tsverteilung im Patienten aus unterschied-
lichen Sichtwinkeln akquiriert. Diese Ansichten 
werden durch den Einsatz von Rekonstruktions-
techniken zu einer 3-dimensionalen Verteilung 
der Aktivit ä t verrechnet. Bilddegradierende Ef-
fekte wie Photonenstreuung und -schw ä chung 
k ö nnen durch verschiedene Methoden teilweise 
korrigiert werden.  –  Bei der CT werden mithilfe 
von R ö ntgenstrahlung Transmissionsaufnahmen 
des untersuchten Objekts erstellt. In Analogie zur 
SPECT muss auch hier ein Kompromiss zwischen 
Aufnahmequalit ä t und Dosisbelastung gefunden 
werden. Hierzu ist das Wissen um die grundle-
genden Parameter der CT und deren Verst ä ndnis 
unabdingbar.  –  Im klinischen Einsatz sollten 
ebenso die Anforderungen an die Konstanzpr ü -
fung des Hybridger ä tes SPECT / CT zur Sicherstel-
lung gleich bleibender Aufnahmequalit ä t nicht 
vernachl ä ssigt werden.  

  Abstract 
  ▼  
 The application of SPECT / CT hybrid imaging 
devices, which consist of SPECT (single photon 
emission computed tomography) and CT (X-ray 
computed tomography) promises advances in 
clinical practice. The hybrid device off ers im-
proved evaluation of functional and anatomical 
information by e.   g. exact registration as well 
as increased patient comfort and improved lo-
gistics.  –  However the complexity of the single 
modalities is further increased by the combina-
tion of both. Therefore, for making use of the full 
potential of SPECT / CT, background knowledge 
about physical and technical aspects of both 
modalities is mandatory. SPECT is based on the 
gamma camera principle and by the use of colli-
mators gains views of the activity distribution 
of the patient under diff erent angles. Out of the 
views a 3-dimensional estimate of the activity 
distribu tion is formed by using reconstruction 
techniques. Image degrading eff ects like photon 
scatter and photon attenuation can be partially 
corrected by applying several methods.  –  In CT, 
transmission images for X-ray radiation of the 
examined object are formed. By analogy with 
SPECT, it is necessary to choose a compromise 
between image quality and radiation dose of 
the patient. For this, knowledge and understand-
ing of the key parameters of CT are imperative. 
 –  Further more the requirements for constancy 
testing of the hybrid SPECT / CT for ensuring the 
stability of the imaging capabilities should not be 
neglected in clinical practice.         
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bieten. Hierzu werden zuerst das Funktionsprin-
zip, der Aufbau und grundlegende Komponenten 
der SPECT erkl ä rt. 
 Hierauf wird in die Funktionsweise der R ö ntgen-
CT eingef ü hrt: Wichtige Parameter der CT und 
deren Auswirkungen auf die Bildqualit ä t und 
Strahlenbelastung des Patienten werden erl ä u-
tert. 
 Im Abschnitt zur SPECT / CT werden die Themen 
Motivation, Geschichte und erh ä ltliche Ger ä te 
angesprochen. Ausf ü hrlicher wird auf die Haupt-
themen Bildfusion / -registrierung, Schw ä chungs-
korrektur und Streukorrektur eingegangen. Ab-
schlie ß end werden kurz die verbesserten M ö g-
lichkeiten der absoluten Aktivit ä tsquantifi zie-
rung der SPECT / CT dargestellt. 
 Im Anschluss wird ein  Ü berblick  ü ber die aktu-
ellen, nach gesetzlichen Vorschriften und Richtli-
nien geltenden Konstanzpr ü fungen f ü r das 
SPECT / CT gegeben. Insbesondere deren Aufl i-
stung und die Literaturverweise auf betreff ende 
Normen und Richtlinien sollen hier den Einstieg 
in die SPECT / CT-Bildgebung erleichtern.   

 Gammakamera 
  ▼   
 Technik 
 Moderne SPECT / CT basieren in der Regel auf dem 
Gammakameraprinzip nach Hal Anger  [1,   2] . Die 
Hauptbestandteile sind der Kollimator, ein Szin-
tillationskristall (meist NaI), welcher mithilfe von 
Photomultiplierr ö hren ausgelesen wird, und 
nachgeschaltete Elektronik und EDV, welche die 
Bilderstellung und Ausgabe erm ö glichen. Die 
Einheit aus Kollimator, Szintillator, Photomulti-
plier und Elektronik wird h ä ufi g in einer Bau-
gruppe, dem Detektor, zusammengefasst.   

 Kollimatoren 
 In der klinischen Bildgebung werden  ü berwie-
gend Kollimatoren im Parallel-Loch-Design ein-
gesetzt. Das Untersuchungsobjekt wird hierbei in 
Originalgr ö  ß e auf dem Detektor abgebildet. Es 
sind jedoch f ü r spezielle Aufgaben auch andere 
Geometrien m ö glich: Kollimatoren mit divergie-
render Lochgeometrie weisen im Vergleich zu 
den anderen Geometrien in der Regel eine ver-
ringerte Aufl  ö sung und Sensitivit ä t auf, sie 
k ö nnen aufgrund der verkleinernden Abbil-
dungseigenschaften jedoch ein gr ö  ß eres Ge-
sichtsfeld abdecken. Eine konvergierende Geo-
metrie f ü hrt zu einer vergr ö  ß erten Abbildung 
des Objekts auf der Detektorfl  ä che. Dadurch wird 
eine erh ö hte Aufl  ö sung und Sensitivit ä t erreicht, 
bei jedoch verkleinertem Gesichtsfeld. Die Pin-
Hole-Geometrie ist eine M ö glichkeit, um Bildge-
bung mit besonders hoher Ortsaufl  ö sung, jedoch 
geringer Sensitivit ä t zu betreiben. 
 Im Detail h ä ngt die erreichbare Ortsaufl  ö sung 
neben den intrinsischen Kameraparametern also 
stark von den Kollimatorparametern ab: Das Zu-

sammenspiel aus Lochzahl, -durchmesser und 
-geometrie (z.   b. rund, 4-eckig, 6-eckig) sowie 
Septendicke und -l ä nge ist hier entscheidend. 
Diese Parameter werden jeweils nach abzubil-
dendem Radiopharmakon und Anwendungsbe-
reich gew ä hlt. Typisch sind Low-energy high-re-
solution (LEHR) und Low-energy all-purpose 
(LEAP) f ü r die Tc-99   m-Bildgebung (f ü r h ö here 
Aufl  ö sungen auch LEUHR-Kollimatoren), medi-
um energy (ME) f ü r In-111 sowie high energy 
(HE) f ü r die I-131-Bildgebung. 
 Zudem sollte beachtet werden, dass die Distanz 
zwischen dem zu untersuchenden Organ / Patient 
und Detektor bzw. Kollimator essenziell f ü r das 
Aussch ö pfen des vollen Aufl  ö sungsverm ö gens 
ist. Der Zusammenhang zwischen Aufl  ö sungs-
verm ö gen, defi niert als das FWHM (full width at 
half maximum) einer Punktquelle und der Di-
stanz der Quelle zum Kollimator, ist n ä herungs-
weise linear  [7] . Eine geringe Distanz (k ö rpernah) 
erm ö glicht daher eine erh ö hte Bildqualit ä t durch 
eine h ö here Aufl  ö sung. Dies wird von Ger ä teseite 
durch den Einsatz von k ö rpernaher Abtastung er-
leichtert. Mithilfe von zumeist optischen Metho-
den wird die K ö rperkontur des Patienten erfasst 
und der Detektor nachpositioniert, sodass der 
kleinstm ö gliche Abstand K ö rper-Detektor jeder-
zeit erreicht wird. Dies sollte nach M ö glichkeit 
mithilfe optimaler Patientenpositionierung un-
terst ü tzt werden. Die planare Sensitivit ä t bzw. 
Z ä hlrate f ü r Parallellochkollimatoren und ty-
pische Nuklide ist dagegen nur in sehr geringem 
Ma ß e abh ä ngig von der Distanz zwischen Kolli-
mator und Quelle. 
 Neben dem Ort wird bei Gammakameras auch 
die Energie des detektierten Photons bestimmt. 
Die meisten klinisch verwendeten Tracer weisen 
einen oder mehrere Photopeaks auf, d.   h. sie 
emittieren Gammaquanten mit exakt defi nierten 
Energien. Um das Signal-zu-Rausch-Verh ä ltnis 
und damit die Bildqualit ä t zu erh ö hen, ist es 
m ö glich, nur Gammaquanten aus einem be-
stimmten Energiebereich (Energiefenster) zur 
Bildgebung zu verwenden (Tc-99   m: 127 –
 153   keV). Hierdurch kann der Einfl uss von Unter-
grund- und Streustrahlung auf das Bild betr ä cht-
lich verringert werden  [18] .    

 SPECT 
  ▼   
 Technik 
 Beim SPECT werden im Gegensatz zur konventio-
nellen, planaren Bildgebung mehrere Aufnahmen 
aus verschiedenen Ansichtswinkeln um das Ob-
jekt akquiriert, die sog. Projektionen. Dies wird 
durch eine schrittweise oder kontinuierliche Ro-
tation der Detektoren um das Objekt erreicht. Die 
Richtlinie  [23]  empfi ehlt f ü r hochaufl  ö sende Auf-
nahmen 64 Ansichten, f ü r 180    °    -Abtastung bzw. 
128 Ansichten f ü r 360    °    -Abtastung bei einer ty-
pischen Aufnahmematrix von 64    ×    64 Pixeln bzw. 
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128    ×    128 Pixeln. Die akquirierten Projektions-
daten k ö nnen dann mithilfe verschiedener Re-
konstruktionstechniken in ein 3-dimensionales 
Bild (also eine r ä umliche Abfolge von Schichtbil-
dern) der Aktivit ä tsverteilung verrechnet wer-
den.   

 Rekonstruktion 
 Als Standardrekonstruktion wurde die gefi lterte 
R ü ckprojektion, bekannt aus dem CT, mit der 
Verf ü gbarkeit von leistungsf ä higer Computer-
hardware von der iterativen Rekonstruktion ab-
gel ö st. Bei der iterativen Rekonstruktion wird 
eine 3-dimensionale Aktivit ä tsverteilung ge-
sch ä tzt und im Folgenden auf planare Ansichten 
aus verschiedenen Winkeln projiziert (Vor-
w ä rtsprojektion). Diese Projektionen werden 
dann mit den tats ä chlichen Projektionen (also 
den gemessenen Ansichten) verglichen. Aus dem 
Vergleich werden Korrekturen f ü r die gesch ä tzte 
3-D-Aktivit ä tsverteilung errechnet und eine 
neue Aktivit ä tsverteilung generiert, womit der 
Algorithmus wieder im Ausgangszustand ist und 
von neuem angewandt werden kann. Nach einer 
gewissen Anzahl von Durchl ä ufen (Iterationen) 
oder der Erf ü llung anderer Kriterien wird diese 
Schleife abgebrochen. Neben einer Vielzahl von 
Methoden hat sich der ML-EM-Algorithmus (ma-
ximum likelihood-expectation maximisation) als 
Standard zur iterativen Rekonstruktion durchge-
setzt. Die beschleunigte Variante des ML-EM ist 
die OS-EM-Rekonstruktion (ordered subset-ex-
pectation maximisation). Hierbei werden die 
Projektionsdaten in sogenannte Subsets unter-
teilt und diese einzeln rekonstruiert. Mit zuneh-
mender Iterationszahl werden immer mehr Sub-
sets in der Rekonstruktion verwendet, bis 
schlie ß lich das fi nale Bild unter Verwendung 
 aller Projektionen verf ü gbar ist. Durch diese 
 Herangehensweise kann eine Beschleunigung 
der Rekonstruktion erzielt werden. Bei gleich 
bleibender Bildqualit ä t  [10]  kann als Sch ä tzwert 
grob von einer Beschleunigung um den Faktor 
gleich der Anzahl der Subsets ausgegangen wer-
den. 
 Da viele iterative Rekonstruktionen mit zuneh-
mender Iterationszahl unter einer Verst ä rkung 
des Bildrauschens leiden, ist es  ü blich, die rekon-
struierten Bilder im Anschluss noch mit nachge-
schalteten Filtern (h ä ufi g Gau ß ) zu gl ä tten.   

 Mehrkopfkameras 
 Um Aufnahmezeiten zu verk ü rzen oder Z ä hlraten 
zu erh ö hen, werden heute  ü berwiegend Mehr-
kopfkameras verwendet. Alle verbreiteten SPECT /
 CTs arbeiten mit 2 Kamerak ö pfen. Es existieren 
jedoch auch Dreikopfkameras als SPECT-Systeme. 
Mehrkopfkameras akquirieren mehrere An-
sichten unter verschiedenen (je nach Detektor-
stellung zueinander) Winkeln gleichzeitig. Da-
durch l ä sst sich die Aufnahmezeit bei gleich blei-
bender Bildqualit ä t im Vergleich zu Einkopfka-

meras auf die H ä lfte bzw. ein Drittel reduzieren. 
Die Kamerak ö pfe werden typisch in 180    °     oder 
90    °     zueinander positioniert, selten werden an-
dere Konfi gurationen (beispielsweise 76    °     in der 
Herzbildgebung) benutzt. Die Anzahl der n ö tigen 
Detektorbewegungen f ü r hochaufl  ö sende Auf-
nahmen nach Richtlinie k ö nnen entsprechend 
angepasst werden (32 / 64 Ansichten f ü r 180    °    - / 
360    °    -Abtastung mit einer Zweikopfkamera).    

 Computertomografi e 
  ▼   
 Technik 
 Die R ö ntgen-Computertomografi e ist ein eta-
bliertes Standardverfahren zur Diagnostik bei ei-
ner Vielzahl von Fragestellungen. Die meisten 
klinischen Ger ä te arbeiten nach dem Rotate-Ro-
tate-Prinzip: Es bewegen sich die Hauptkompo-
nenten R ö ntgenr ö hre und der Detektor um das 
zu untersuchende Objekt. Die R ö ntgenr ö hre ist 
eine evakuierte Einheit aus Kathode und Anode. 
Durch Beschleunigung der aus der Kathode aus-
tretenden Elektronen und deren Abbremsung 
beim Auftreff en auf die Anode wird R ö ntgen-
strahlung erzeugt. Durch Kollimation und Filte-
rung wird meist ein f ä cher- bzw. kegelf ö rmiger 
R ö ntgenstrahl durch das Objekt gesandt und von 
einem Detektor auf der gegen ü berliegenden Sei-
te detektiert. Es werden also Durchleuchtungs-
aufnahmen (Transmission) des Objekts aus ver-
schiedenen Ansichtswinkeln erstellt. Die nachge-
schaltete Elektronik und EDV erm ö glichen auch 
hier die Errechnung einer r ä umlichen Schw ä -
chungskarte des Objekts f ü r R ö ntgenstrahlung. 
Um in axialer Richtung eine gr ö  ß eres Ansichts-
feld (fi eld of view) zu erreichen, werden mehrere 
Umdrehungen der R ö ntgenr ö hre samt Detektor 
durchgef ü hrt. Zwischen den einzelnen Rotatio-
nen wird der Tisch samt Patient verschoben (se-
quenzielle Technik,  „ Step and shoot “ ) bzw. der 
Tisch wird kontinuierlich w ä hrend der Rotation 
bewegt ( „ Spiral-CT “ ). 
 Als Rekonstruktionsverfahren wird in der Com-
putertomografi e weitgehend die gefi lterte R ü ck-
projektion eingesetzt. Die Bilder k ö nnen in ver-
schiedenen  „ Sch ä rfegraden “  und mit unter-
schiedlichen Schichtdicken und Aufl  ö sungen re-
konstruiert werden. 
 Um die Aufnahmezeiten zu verk ü rzen, besitzen 
viele moderne CTs mehrere Detektorzeilen, w ä h-
rend einer Umdrehung des Ger ä ts kann somit ein 
gr ö  ß eres axiales Field of view abgedeckt werden. 
Dies ist vor allem f ü r Herzbildgebung bzw. Auf-
nahmen des Thorax / Abdomens, die h ä ufi g durch 
Bewegungsartefakte betroff en sind, vorteilhaft.   

 Grundlegende Begriff e der CT     
  Fokussierung:          Die Gr ö  ß e des auftreff enden 
Elektronenstrahls (Brennfl eck) auf der Anode aus 
Sicht des Detektors wird als Fokussierung be-
zeichnet. Idealerweise ist eine m ö glichst kleine 
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(punktf ö rmige) Fokussierung zu w ä hlen. Tech-
nische Limitationen (haupts ä chlich thermisch) 
beschr ä nken diese Gr ö  ß e jedoch nach unten. So 
kann es f ü r zeitlich lange Untersuchungen n ö tig 
sein, eine gr ö  ß ere Fokussierung zu verwenden, 
da ein zu kleiner Fokus das thermische Limit der 
Anode  ü bersteigen w ü rde.   

  kV:          Der kV-Wert gibt die Beschleunigungsspan-
nung mit der die R ö ntgenr ö hre betrieben wird 
an.  Ü blicherweise liegt der kV-Wert zwischen 
110 und 140   kV. H ö herenergetische (hoher kV-
Wert) R ö ntgenstrahlung durchdringt den Patien-
tenk ö rper leichter und f ü hrt deshalb zu einem 
verbesserten Signal-zu-Rausch-(signal to noise 
ratio, SNR-)Verh ä ltnis bei gleichem R ö hrenstrom, 
jedoch auch zu einer Dosiserh ö hung.   

  Kollimation:          Moderne CTs arbeiten durchweg 
mit Mehrzeilendetektoren. Die nebeneinander 
liegenden Zeilen k ö nnen unterschiedlich breit 
sein und auf elektronischem und mechanischem 
Weg zusammengefasst werden. Eine Kollimation 
von 32    ×    0,6   mm bedeutet, dass 32 Detektorzeilen 
mit jeweils 0,6   mm Breite ausgelesen werden. 
Derselbe Detektor kann jedoch auch z.   B. mit 
16    ×    1,2   mm kollimiert werden. Dabei werden je-
weils 2 Detektorzeilen zusammengefasst. Die Ge-
samtkollimation betr ä gt bei beiden Beispielen 
32    ×    0,6 bzw. 16    ×    1,2   mm    =    19,2   mm. Eine kleinere 
Detektorbreite kann bei entsprechend ange-
passter Rekonstruktion und angepasstem R ö h-
renstrom das r ä umliche Aufl  ö sungsverm ö gen 
erh ö hen.   

  Pitch:          Der Pitchfaktor ist das Verh ä ltnis von 
Tischvorschub pro Rotation zur Gesamtkollima-
tion, gemessen im Rotationszentrum. Ein Scan 
mit Tischvorschub 10   mm pro Rotation und einer 
Gesamtkollimation von 10   mm hat einen Pitch 
von 1. Bei 20   mm Vorschub und konstanter Kolli-
mation von 10   mm steigt der Pitch auf 2 an. Als 
Faustregel kann gesagt werden, dass mit sinken-
dem Pitch die Redundanz der Projektionen zu-
nimmt. Es wird beispielsweise dieselbe Z-Posi-
tion in mehreren Umdrehungen gescannt. Hier-
durch kann das Signal-zu-Rausch-Verh ä ltnis und 
damit die Bildqualit ä t gesteigert werden, da  ü ber 
mehrere Projektionen gemittelt werden kann. Im 
Gegenzug steigt jedoch die Patientendosis an und 
das gescannte Gesichtsfeld pro Zeiteinheit wird 
kleiner. Umgekehrt verschlechtert ein gro ß er 
Pitch das Signal-zu-Rausch-Verh ä ltnis, die Dosis 
reduziert sich und das gescannte Gesichtsfeld pro 
Zeiteinheit wird gr ö  ß er.   

  mAs:          Bei der Einschichtcomputertomografi e 
entspricht der mAs-Wert dem R ö hrenstrom mul-
tipliziert mit der Rotationszeit (Strom-Zeit Pro-
dukt). Je h ö her der mAs-Wert ist, umso mehr 
R ö ntgenphotonen stehen pro Rotation zur Verf ü -
gung. Damit steigt in der Regel auch das Signal-

zu-Rausch-Verh ä ltnis und die Abbildungsquali-
t ä t. Der mAs-Wert ist deshalb ein Indikator f ü r 
die Aufnahmequalit ä t. Es ist zu beachten, dass 
ein gesteigerter mAs-Wert normalerweise auch 
die Patientendosis erh ö ht. Der Tischvorschub pro 
Rotation (Pitch) hat ebenso einen Einfl uss auf die 
Aufnahmequalit ä t. Ein hoher Tischvorschub (ho-
her Pitch) bei konstantem mAs-Wert hat im Ver-
gleich zu einer Aufnahme mit niedrigerem Pitch 
wegen des gr ö  ß eren gescannten Volumens pro 
Rotation ein schlechteres SNR. Um einen 
 pitchunabh ä ngigen Qualit ä tsindikator der Aufnah-
me zur Verf ü gung zu haben, wird deshalb h ä u-
fi ger das eff ektive Strom-Zeit-Produkt  mAs eff  . 
am Scanner defi niert. Der mAs-eff .-Wert ent-
spricht deshalb dem mAs-Wert dividiert durch 
den Pitchfaktor. Auch hier gilt: H ö herer mAs-eff .-
Wert    →    h ö heres SNR und damit bessere Aufnah-
mequalit ä t, jedoch auch h ö here Patientendosis. 
Niedriger mAs-eff .-Wert    →    niedrigeres SNR, 
schle chtere Aufnahmequalit ä t, aber auch nied-
rigere Patientendosis. Die individuellen Aufnah-
meanforderungen bestimmen hier den optima-
len mAs-eff .-Wert. Gerade zur Schw ä chungskor-
rektur bei SPECT / CT bzw. zur anatomischen Kor-
relation sind h ä ufi g niedrige eff ektive Strom-
Zeit-Produkte ausreichend.   

  CTDI Vol :          Die Abk ü rzung steht f ü r  „ Computed 
Tomography Dose Index “ . Der Zusatz Vol steht 
f ü r Volumen und grenzt gegen ü ber einer Vielzahl 
anderer CTDI-Werte ab. Der Volumen-CTDI ist 
der eff ektive (pitchkorrigierte) und gewichtete 
(Dosis-Tiefenprofi l-korrigierte) Dosiswert in ei-
ner Schicht der Dicke der Gesamtkollimation.   

  Dosis-L ä ngen-Produkt (DLP):          Das Dosis-L ä ngen-
Produkt ist das Produkt aus dem CTDI Vol  und der 
Scanl ä nge. Es ist proportional zur eff ektiven Do-
sis der CT-Untersuchung und ist damit der wich-
tigste Parameter f ü r die Absch ä tzung der Strah-
lenbelastung des untersuchten Patienten. Aus 
der Literatur k ö nnen Faktoren entnommen wer-
den, mit denen die eff ektive Dosis aus dem DLP 
abgesch ä tzt werden kann, z.B  [15] . Zur Fusion 
und Schw ä chungskorrektur des SPECTs sind stark 
eingegrenzte und bei einer niedrigen mAs-Zahl 
akquirierte CT-Aufnahmen zumeist ausreichend 
( „ low-dose CT “ ). Die Strahlenbelastung f ü r den 
Patienten durch den zus ä tzlichen CT-Scan liegt 
hier im Bereicht weniger mSv eff ektiver Dosis 
 [13] . Im Vergleich liegen viele nuklearmedizi-
nischen Untersuchungen in derselben Gr ö  ß en-
ordnung von 1 – 10   mSv eff ektiver Dosis.   

  Rekonstruktionskern / Faltungskern:          Bei der 
Rekonstruktion werden die Projektionsdaten mit 
einer bestimmten mathematischen Methode 
(Faltung mit einem Kern) bearbeitet. Dadurch 
kann der inh ä rente  „ Verschmiereff ekt “  der R ü ck-
projektion zum Teil ausgeglichen werden. Es gibt 
Kerne, die eher weichzeichnend ( „ soft “ ) sind, sich 



SPECT/CT 13

 Ritt P et   al. Technik und physikalische Aspekte    …    Der Nuklearmediziner 2011;   34: 9 – 20 

neutral verhalten oder kantenbetonend ( „ bone “ ) 
sind (s.       ●  ▶      Abb.     4  ). Je nach Anwendungsgebiet 
und zu beurteilender Struktur werden entspre-
chende Rekonstruktionen mit passendem Fal-
tungskern erstellt.   

  Hounsfi eld Unit (HU):          Die Computertomogra-
fi e erstellt Schichtbilder der r ä umlichen Vertei-
lung der linearen Schw ä chungskoeffi  zienten f ü r 
die verwendete R ö ntgenstrahlung. Um ein von 
Strahlqualit ä t und anderen Ger ä teparametern 
unabh ä ngige Beurteilung dieser Schw ä chungs-
karten zu erreichen, wurden von Hounsfi eld die 
linearen Schw ä chungskoeffi  zienten von Wasser 
und Luft als Basis einer neuen Skala gew ä hlt. Je-
der in der Medizin eingesetzte Computertomo-
graf ist auf den CT-Wert von Luft (    −    1   000   HU) 
und Wasser (0   HU) zu kalibrieren.   

  Fenster:          Da die menschliche Wahrnehmung nur 
80 – 100 Graustufen unterscheiden kann, der Dy-
namikumfang eines CT meist jedoch bei minde-
stens 4   000 unterschiedlichen Stufen liegt, wird 
zur besseren Beurteilung die Fenstertechnik an-
gewandt. Die Fenster werden typischerweise mit 
dem Zentrum (C) und der Weite (W) in HU angege-
ben. Dadurch entspricht der C-Wert in HU einem 
mittleren Grau auf dem Bildbetrachtungsger ä t. 
Die Weite gibt an, welcher HU-Wert auf dem 
Bildbetrachtungsger ä t mit Schwarz (C  –  0,5 * W HU) 
bzw. Wei ß  (C     +     0,5 * W HU) dargestellt wird. Einige 
typische Fenster sind in       ●  ▶      Tab.     1    aufgef ü hrt. Im 
Detail k ö nnen die Literaturempfehlungen und 
Herstellerangaben der Fensterung zur hier aufge-
f ü hrten Tabelle leicht variieren.       ●  ▶      Abb.     3   zeigt 
axiale Schnitte einer CT-Untersuchung eines 68-
j ä hrigen Patienten in verschiedenen Fenste-
rungen.      

 SPECT / CT 
  ▼   
 Motivation SPECT / CT 
 Eine Limitierung der nuklearmedizinischen Bild-
gebung ist die begrenzte anatomische Informa-
tion, die viele Untersuchungen bieten. Je spezi-
fi scher der verwendete Tracer, umso problema-
tischer und schwieriger wird h ä ufi g die klare 
Zuordnung des Uptakes zu einer bestimmten 
Struktur. Dies ist jedoch beispielsweise in der 
Onkologie essenziell, m ö chte man doch den ge-
nauen Ort und das Ausma ß  eines m ö glichen 
Tumors / einer Metastase bestimmen. 
 Um diese Limitierung zu umgehen, wurde die 
hervorragende Spezifi t ä t und Sensivit ä t der nu-
klearmedizinischer SPECT-Bildgebung mit der 
anatomischen Genauigkeit der R ö ntgen-Compu-
tertomografi e in Form der Kombination SPECT     +     
CT zusammengef ü hrt Zudem bietet die Vereini-
gung aus beiden Ger ä ten die M ö glichkeit, ein 
Hauptproblem der SPECT-Bildgebung, die Schw ä -
chungskorrektur, elegant zu l ö sen.   

 Geschichte SPECT / CT 
 Ein SPECT / CT ist eine Kombination von den bei-
den zuvor beschriebenen Ger ä ten in einer Gan-
try. Hierbei sind z.   B. die Gammakameras in Reihe 
mit dem CT installiert. Das erste kommerziell er-
h ä ltliche System war 1999 das GE Hawkeye (GE 
Healthcare, Haifa, Israel)  [4] , in dem eine R ö nt-
genr ö hre mit niedriger Ausgangsleistung mit ei-
ner gew ö hnlichen SPECT-Kamera kombiniert 
wurde. Hierbei wurden sowohl die Emission als 
auch die Transmissionsmessungen mit dem-
selben Detektor nachgewiesen. Erste Prototypen 
existierten jedoch schon einige Jahre zuvor: In 
den fr ü hen 90er-Jahren wurde von Hasegawa 
et   al. ein SPECT-System in Reihe mit einem kli-
nischen CT montiert  [3] . In den darauf folgenden 
Jahren wurden in zunehmendem Ma ß e CTs mit 
Mehrzeilendetektoren in SPECT / CTs verbaut, so-
dass heutzutage h ä ufi g die volle diagnostische 
Leistungsf ä higkeit zur Verf ü gung steht  [12] .   

  Tab. 1       Center- und Width-Angaben in Hounsfi eld units f ü r 
einige Standardfenster der Computertomografi e. 

       Knochen-

fenster 

 Weichteil-

fenster 

 Lungen-

fenster    

   C / W in HU  450 / 1   500       −    50 / 400       −    600 / 1   700   

  Abb. 1           76-j ä hrige Patientin Tc-99   m Nanocoll SLN SPECT / CT bei bekanntem Mammakarzinom:  a  CT;  b  Fusion SPECT / CT;  c  SPECT.  
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 Erh ä ltliche SPECT / CT 
 Mittlerweile sind SPECT / CT-Systeme bei einer 
Vielzahl von Herstellern erh ä ltlich. Fast alle Ger ä te 
k ö nnen mit Mehrzeilen-CT erworben werden, 
wobei einige auf einer  „ low-power “ -R ö nt-
genr ö hre basieren, die im Vergleich zu den Mit-
bewerbern l ä ngere Aufnahmezeiten und gerin-
geres Aufl  ö sungsverm ö gen der Transmissions-
bilder aufweisen. Ein gro ß er Vorteil ist jedoch die 
reduzierte Strahlendosis f ü r den Patienten, ne-
ben der der radionuklidbasierten Transmissions-
messungen weiterhin  ü berlegenen Bildqualit ä t.   

 Bildregistrierung / Bildfusion 
 Bei verbreiteten Systemen werden die Aufnah-
men sequenziell ausgef ü hrt: Es wird zuerst die 
CT- bzw. SPECT-Aufnahme durchgef ü hrt. Im An-
schluss folgt die Akquisition mit der noch feh-
lenden Modalit ä t. Die Patienten werden hierbei 
durch eine Tischbewegung von der einen Modali-
t ä t zur anderen  ü berf ü hrt. Ein Vorteil dieser He-
rangehensweise ist, dass ein Repositionieren des 
Patienten entf ä llt. SPECT und CT sind also in 
guter N ä herung in gleicher K ö rperhaltung aufge-
nommen. Zusammen mit der Information  ü ber 
die Tischbewegung zwischen den beiden Modali-
t ä ten kann dies zu einer exakten Registrierung 
(sog. Hardwareregistrierung) und damit einer 

hochwertigen Zuordnung von Funktions- (SPECT) 
auf anatomisches (CT) Bild genutzt werden. Die-
se ist in der Regel der retrospektiven Fusion /
 Registrierung  ü berlegen. F ü r die Hardwareregis-
trierung werden Genauigkeiten von ca. 1 – 2   mm 
f ü r nicht respiratorische Organe berichtet  [11] . 
Die Registriergenauigkeit f ü r Organe, die von re-
spiratorischer Bewegung betroff en sind, liegt mit 
etwa 5 – 7   mm deutlich dar ü ber  [9] . Dies wird 
teilweise durch die unterschiedlichen Aufnah-
mezeiten f ü r die Modalit ä ten verursacht. W ä h-
rend ein SPECT meist  ü ber 10 – 30   min akquiriert 
wird und damit ein  ü ber viele respiratorische Zy-
klen gemitteltes Bild darstellt, ist eine CT-Auf-
nahme h ä ufi g so kurz, dass sie in nur einer Atem-
phase durchgef ü hrt werden kann. Um trotzdem 
eine bestm ö gliche Fusion zu erreichen, sollte das 
CT in Atemmittellage oder in endexpiratorischer 
Phase akquiriert werden  [8] . Diese genaue Zu-
ordnung kann die diagnostische Qualit ä t erh ö hen 
 [5] . In       ●  ▶      Abb.     1   ist neben den axialen Schnitten 
von SPECT und CT einer 76-j ä hrigen Patientin 
mit bekanntem Karzinom der Mamma mit der 
Fragestellung nach W ä chterlymphknoten ein fu-
sionierter Schnitt des SPECT / CT dargestellt. Die 
Fusionsdarstellung mit der ad ä quaten Registrie-
rung erm ö glicht die korrekte r ä umliche Lagebe-
stimmung des W ä chterlymphknotens. 

  Abb. 3           Transaxiale CT-Schnitte eines 68-j ä hrigen Patienten.  a  Weichteilfenster;  b  Knochenfenster;  c  Lungenfenster.  

  Abb. 2           SPECT eines homogen mit Tc-99   m gef ü llten Phantoms.  a  Unkorrigierte Schnitte;  b  Schw ä chungskorrigierte 
Schnitte.  
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 Weitere Vorteile entstehen f ü r Patienten und 
Mediziner durch die zeitlich nahtlose Akquisition 
von anatomischen und funktionellen Bilddaten. 
So erh ö ht das SPECT / CT den Patientenkomfort, 
indem logistische Zeitverluste minimiert wer-
den. F ü r den Mediziner ist die sofortige Verf ü g-
barkeit von komplement ä ren Bildinformationen 
von Nutzen f ü r die Qualit ä t der Diagnose.   

 Schw ä chungskorrektur 
  Ü ber den logistischen Vorteil hinausgehend erge-
ben sich jedoch noch weitere positive Aspekte 
des SPECT / CT. 
 Gammastrahlung wird beim Durchtritt durch 
Materie geschw ä cht. Ein homogen mit Radioakti-
vit ä t gef ü lltes Phantom erscheint daher auf 
SPECT-Aufnahmen in seinem Zentrum weniger 
aktiv als in der Peripherie. Dies wird durch die 
gr ö  ß ere Schw ä chung der Strahlung aus dem Zen-
trum (l ä ngerer Weg in Materie, vom Zerfallsort 
zum Detektor) gegen ü ber der Strahlung aus der 
Peripherie verursacht. F ü r eine Korrektur wird 
 ü blicherweise zuerst versucht, eine Schw ä -
chungskarte (lineare Schw ä chungskoeffi  zienten) 
des untersuchten Objektes f ü r die Gammastrah-
lung des verwendeten Tracers zu erstellen. Die 
Schw ä chungskarten fl ie ß en bei der iterativen 
Bildrekonstruktion direkt in die Rekonstruktion 
ein. Dies erm ö glicht es, die Abschw ä chung der 
Gammastrahlung durch den Patientenk ö rper zu 

korrigieren. Die Schw ä chungskarten k ö nnen auf 
verschiedene Art und Weise gewonnen werden: 
 Sie k ö nnen abgesch ä tzt werden, wenn die Kon-
turen des Objekts (Segmentierung des SPECT) 
und der Schw ä chungskoeffi  zient der Materie 
(z.   B. n ä herungsweise Wasser) bekannt sind. Das 
Objekt kann als homogen in Bezug auf Schw ä -
chungskoeffi  zienten angenommen werden (sog. 
Chang-Korrektur). Ebenso k ö nnen zus ä tzlich 
Transmissionsscans des Objekts unternommen 
werden: Hierf ü r steht neben der Nuklidtransmis-
sion (z.   B. Gd-153, Tc-99   m oder Ba-133) beim 
SPECT / CT ein leistungsf ä higes Ger ä t in Form des 
Computertomografen zur Verf ü gung. Mithilfe 
der aus dem CT gewonnenen Transmissionsdaten 
kann nach einer Umrechnung auf die Energie der 
Gammastrahlung des verwendeten Radionuklids 
eine Schw ä chungskarte, die anschlie ß end zur 
Bildkorrektur genutzt wird, errechnet werden. 
Die Schw ä chungskorrektur wirkt sich nicht nur 
auf den subjektiven Bildeindruck, sondern insbe-
sondere auch auf Messgr ö  ß en wie beispielsweise 
Uptake-Verh ä ltnisse verschiedener Regionen aus 
 [14] . 
 Es ist zu betonen, dass bei der CT-basierten 
Schw ä chungskorrektur auf eine korrekte Regis-
trierung von SPECT- und CT-Bildern geachtet 
werden muss. Bei Hybridger ä ten ist dies in der 
Regel gegeben: Sollten jedoch zwischen den Ak-
quisitionen Patientenbewegungen aufgetreten 

  Abb. 4           Transaxiale CT-Schnitte eines 68-j ä hrigen Patienten. Linker Ausschnitt: Kantenbetonender Faltungskern; Rech-
ter Ausschnitt: Gl ä ttender Faltungskern.  
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sein, kann die Schw ä chungskorrektur eine Feh-
lerquelle darstellen und zur falschen Interpreta-
tion der SPECT-Bilder beitragen. Hier muss ggf. 
manuell nachregistriert werden  [6] . 
       ●  ▶      Abb.     2   illustriert die Eff ekte von Schw ä chung 
und Schw ä chungskorrektur anhand eines axialen 
Schnittes durch ein homogen mit Wasser und Tc-
99   m gef ü lltes Phantom. Im Bild links sind deut-
lich die  Ü berbetonung des Randes sowie eine 
Unterbetonung des Zentrums aufgrund von 
Schw ä chungsartefakten zu beobachten. Das 
rechte Bild zeigt den mithilfe des CT schw ä -
chungskorrigierten Schnitt: Das Phantom wird 
nun homogen dargestellt.   

 Streukorrektur 
 Neben der Schw ä chungskorrektur wird h ä ufi g 
eine Streukorrektur angewandt. Streustrahlung 
entsteht, wenn ein emittiertes Gammaquant an 
Atomen in der umgebenden Materie gestreut 
wird. Dabei  ä ndert es in der Regel seine Richtung: 
Nach einem Streuvorgang kann nicht mehr davon 
ausgegangen werden, dass der urspr ü ngliche 
Zerfall in gerader Linie zum detektierten Gam-
maquant liegt. Zur Bildrekonstruktion sind je-
doch gewisse Annahmen  ü ber den Zusammen-
hang zwischen Detektions- und Entstehungsort 
der Strahlung notwendig. Bei Parallellochkolli-
mation wird beispielsweise angenommen, dass 
der Zerfall genau in senkrechter Richtung, ausge-
hend vom Nachweisort auf dem Kollimator, statt-
gefunden hat. Streustrahlung kann daher als an-
isotropes (r ä umlich ungleich verteiltes) Rauschen 
verstanden werden und verschlechtert aufgrund 
dieser Eigenschaft das Signal-zu-Rausch-Ver-
h ä ltnis und damit die Bildqualit ä t. Die Gr ö  ß e des 
Streuanteils h ä ngt dabei von einer Vielzahl von 
Parametern ab. Darunter sind insbesondere das 
verwendete Nuklid und die Zusammensetzung 
des Streuk ö rpers (Patient). Streustrahlung sollte 
nach M ö glichkeit nicht bei der Bildrekonstruk-
tion ber ü cksichtigt werden bzw. bei Kenntnis der 
Menge der gestreuten Photonen korrigiert wer-
den: Beim Streuvorgang verlieren die Gamma-
quanten meist Energie, sie werden also bei nied-
rigeren Energien, im Vergleich zum Photopeak, 
aus dem sie stammen, detektiert. In der Praxis 
kann also beispielsweise neben dem Energiefen-
ster um den Photopeak zus ä tzlich in einem Streu-
fenster unterhalb dieses Energiefensters gemes-
sen werden. Mit der Z ä hlrate in diesem Fenster 
kann f ü r jeden Pixel gesch ä tzt werden, wie gro ß  
der Streuanteil im Energiefenster des Photopeaks 
ist. Dieser Streuanteil kann nun in der Bildrekon-
struktion ber ü cksichtigt werden. Neben diesem 
Ansatz existiert eine Vielzahl anderer Methoden 
zum Absch ä tzen und zur Korrektur der Streu-
strahlung  [18] . 
 Die Streukorrektur ist neben der Schw ä chungs-
korrektur eine wichtige Methode, um die Bild-
qualit ä t und Quantifi zierungsgenauigkeit der 
SPECT zu erh ö hen.   

 Quantifi zierungsgenauigkeit 
 Neben der relativen Quantifi zierung (Vergleich 
von mehreren Regionen im rekonstruierten Bild 
zueinander) kann analog zum PET / CT auch beim 
SPECT / CT ein akkurater Wert f ü r die Zerf ä lle in 
einem bestimmten Volumen ermittelt werden 
(absolute Quantifi zierung)  [16,   17] . Neben dem 
Einsatz von Streu- und Schw ä chungskorrektur 
sind hierzu jedoch weitere Kenntnisse insbeson-
dere  ü ber das SPECT-System notwendig. Als wei-
tere Voraussetzung muss die Volumensensitivit ä t 
(der Zusammenhang Z ä hlrate-Aktivit ä t) f ü r die 
verwendete Kombination aus Kollimator und Ra-
dionuklid bekannt sein. Daneben k ö nnen Korrek-
turfaktoren f ü r die Rekonstruktionsparameter 
und die Geometrie der zu quantifi zierenden Re-
gion (gewonnen aus Transmissionsdaten) ver-
wendet werden, um die Genauigkeit weiter zu 
erh ö hen  [19] . Quantifi zierungsgenauigkeiten von 
10    %  sind f ü r einige klinische Anwendungsbe-
reiche m ö glich, jedoch ist die Praxistauglichkeit 
aufgrund fehlender Automationsmechanismen 
noch limitiert.   

 Qualit ä tssicherung 
 Durch die Vereinigung mehrerer Modalit ä ten in 
einem Ger ä t ist im Vergleich zu den einzelnen 
Modalit ä ten ein erh ö hter Aufwand zur Sicher-
stellung der Bildqualit ä t n ö tig. 
 Neben den Konstanzpr ü fungen f ü r planare Gam-
makameras (pro Detektorkopf) und denen f ü r 
SPECT auf Basis der Strahlenschutzverordnung 
 [27]  und nach Richtlinie  [26]  (zu beachten sind 
auch die DIN-Normen  [20,   22] ), m ü ssen nun auch 
die Kontrollen f ü r das CT durchgef ü hrt werden. 
Der Umfang und der Zeitpunkt der Konstanzpr ü -
fung wird hier in der R ö ntgenverordnung  [25] , 
im Detail nach der Richtlinie  [24]  und DIN-Norm 
 [21]  defi niert.    

 Schlussfolgerung 
  ▼  
 Seit seiner Markteinf ü hrung vor ca. 10 Jahren hat 
SPECT / CT gezeigt, dass es gegen ü ber SPECT die 
diagnostische Genauigkeit durch Bildfusion und 
Schw ä chungskorrektur erh ö hen kann. Daneben 
wird durch SPECT / CT eine akkurate absolute 
Quantifi zierung der Emissionsdaten gerade erst 
erm ö glicht. Als Beispiele f ü r potenzielle Anwen-
dungsgebiete des SPECT / CT sind neben effi  zi-
enterer Herzbildgebung mit Kalziumscoring und 
dem verbesserten Tumorstaging auch die Dosi-
metrie f ü r die nuklearmedizinische Therapiepla-
nung vorstellbar. 
 Insbesondere nicht untersch ä tzt werden d ü rfen 
die logistischen Vorteile und der gesteigerte Pa-
tientenkomfort der hybriden Bildgebung. Es ist 
zu erwarten, dass der Einsatz von SPECT / CT im 
klinischen Alltag weiterhin an Bedeutung gewin-
nen wird.            



SPECT/CT 17

 Ritt P et   al. Technik und physikalische Aspekte    …    Der Nuklearmediziner 2011;   34: 9 – 20 

   Literatur  

  1     Anger     HO    .   Scintillation Camera  .   Rev Sci Instrum   
  1958  ;   29  :   27   –   33    

  2     Anger     HO    .   Scintillation Camera with Multichannel 
Collimators  .   J Nucl Med     1964  ;   5  :   515   –   531    

   3     Blankespoor     SC   ,    Xu     X   ,    Kaiki     K       et   al  .   Attenuation cor-
rection of SPECT using X-ray CT on an emission-
transmission CT system: myocardial perfusion as-
sessment  .   Nuclear Science, IEEE Transactions on   
  1996  ;   43  :   2263   –   2274    

   4     Bocher     M   ,    Balan     A   ,    Krausz     Y       et   al  .   Gamma camera-
mounted anatomical X-ray tomography: technology, 
system characteristics and fi rst images  .   European 
Journal of Nuclear Medicine and Molecular Imaging   
  2000  ;   27  :   619   –   627    

   5     Bockisch     A   ,    Freudenberg     LS   ,    Schmidt     D       et   al  .   Hybrid 
Imaging by SPECT/CT and PET/CT: Proven Out-
comes in Cancer Imaging  .   Semin Nucl Med     2009  ; 
  39  :   276   –   289    

   6     Chen     J   ,    Caputlu-Wilson     S   ,    Shi     H       et   al  .   Automated qua-
lity control of emission-transmission misalignment 
for attenuation correction in myocardial perfusion 
imaging with SPECT-CT systems  .   J Nucl Cardiol     2006  ; 
  13  :   43   –   49    

   7     Cherry     SR   ,    Sorenson     JA   ,    Phelps     ME    .   Physics in Nuclear 
Medicine     3. Aufl .     Philadelphia: Elsevier  ;   2003    

   8     Gilman     MD   ,    Fischman     AJ   ,    Krishnasetty     V       et   al  .   Opti-
mal CT Breathing Protocol for Combined Thoracic 
PET/CT  .   Am J Roentgenol     2006  ;   187  :   1357   –   1360    

   9     Han     J   ,    K ö stler     H   ,    Bennewitz     C       et   al  .   Computer-aided 
evaluation of anatomical accuracy of image fusion 
between X-ray CT and SPECT  .   Comput Med Imaging 
Graph     2008  ;   32  :   388   –   395    

   10     Hudson     HM   ,    Larkin     RS    .   Accelerated image reconstruc-
tion using ordered subsets of projection data  .   Medical 
Imaging, IEEE Transactions on     1994  ;   13  :   601   –   609    

   11     N ö mayr     A   ,    R ö mer     W   ,    Strobel     D       et   al  .   Anatomical ac-
curacy of hybrid SPECT/spiral CT in the lower spine  . 
  Nucl Med Commun     2006  ;   27  :   521   –   528    

   12     O ’ Connor     MK   ,    Kemp     BJ    .   Single-Photon Emission Com-
puted Tomography/Computed Tomography: Basic 
Instrumentation and Innovations  .   Semin Nucl Med   
  2006  ;   36  :   258   –   266    

   13     R ö mer     W   ,    N ö mayr     A   ,    Uder     M       et   al  .   SPECT-Guided CT 
for Evaluating Foci of Increased Bone Metabolism 
Classifi ed as Indeterminate on SPECT in Cancer Pa-
tients  .   J Nucl Med     2006  ;   47  :   1102   –   1106    

   14     Schulz     V   ,    Nickel     I   ,    Nomayr     A       et   al  .   Effect of CT-based 
attenuation correction on uptake ratios in skeletal 
SPECT  .   J Nucl Med Meeting Abstracts     2007  ;   48  , 
  121    

   15     Shrimpton     PC   ,    Hillier     MC   ,    Lewis     MA       et   al  .   National 
survey of doses from CT in the UK: 2003  .   Br J Radiol   
  2006  ;   79  :   968   –   980    

  16     Tsui     BM   ,    Frey     EC   ,    Zhao     X       et   al  .   The importance and 
implementation of accurate 3D compensation me-
thods for quantitative SPECT  .   Phys Med Biol     1994  ; 
  39  :   509   –   530    

  17     Willowson     K   ,    Bailey     D   ,    Baldock     C       et   al  .   Quantitative 
SPECT reconstruction using CT-derived corrections  . 
  Phys Med Biol     2008  ;   53  :   3099    

    18     Zaidi     H,       Hrsg  .   Quantitative Analysis in Nuclear Me-
dicine Imaging  .   Berlin: Springer  ;   2006  ;   583    

   19     Zeintl     J   ,    Vija     AH   ,    Yahil     A       et   al  .   Quantitative Accuracy 
of Clinical 99mTc SPECT/CT Using Ordered-Subset 
Expectation Maximization with 3-Dimensional Re-
solution Recovery, Attenuation, and Scatter Correc-
tion  .   J Nucl Med     2010  ;   51  :   921   –   928    

  20     DIN EN 60789: Medizinische Elektrische Ger ä te  –  
Merkmale und Pr ü fbedingungen f ü r bildgebende 
Systeme in der Nuklearmedizin  –  Einkristall-Gam-
ma-Kameras.     Berlin: Beuth Verlag  ;   2007    

   21     DIN EN 61223-2-6: Bewertung und routinem ä  ß ige 
Pr ü fung in Abteilungen f ü r medizinische Bildgebung 
 –  Teil 2 – 6: Konstanzpr ü fungen  –  Leistungsmerkmale 
zur Bildgebung von R ö ntgeneinrichtungen f ü r die 
Computertomografi e     Berlin: Beuth Verlag  ;   2006    

   22     DIN 6855-2: Qualit ä tspr ü fung nuklearmedizinischer 
Messsysteme; Konstanzpr ü fung von Einkristall-
Gamma-Kameras zur planaren Szintigrafi e und zur 
Einzel-Photonen-Emissions-Tomografi e mithilfe ro-
tierender Messk ö pfe.     Berlin: Beuth Verlag  ;   2005    

  23     Leitlinie f ü r nuklearmedizinische Bildgebung: Deut-
sche Gesellschaft f ü r Nuklearmedizin e.   V.    

   24     Richtlinie zur Durchf ü hrung der Qualit ä tssicherung 
bei R ö ntgeneinrichtungen zur Untersuchung oder 
Behandlung von Menschen nach den  §  §    16 und 17 
der R ö ntgenverordnung;     2003    

   25     R ö ntgenverordnung in der Fassung der Bekanntma-
chung vom 30. April 2003 (BGBl. I S. 604);     2003    

   26     Strahlenschutz in der Medizin  –  Richtlinie nach der 
Verordnung  ü ber den Schutz vor Sch ä den durch io-
nisierende Strahlen;     2002    

   27     Strahlenschutzverordnung vom 20. Juli 2001 (BGBl. 
I S. 1714; 2002 I S. 1459), die zuletzt durch Artikel 
2 des Gesetzes vom 29. August 2008 (BGBl. I S. 1793) 
ge ä ndert worden ist;     2008                     



SPECT/CT18

 Ritt P et   al. Technik und physikalische Aspekte    …    Der Nuklearmediziner 2011;   34: 9 – 20 

CME-Fortbildung mit dem Nuklearmediziner

Zertifi zierte Fortbildung Hinter der Abkürzung CME verbirgt 
sich „continuing medical education“, also kontinuierliche medi-
zinische Fort- und Weiterbildung. Zur Dokumentation der konti-
nuierlichen Fortbildung der Ärzte wurde das Fortbildungs-
zertifi kat der Ärztekammer etabliert. Hauptzielgruppe für das 
Fortbildungszertifi kat sind Ärzte mit abgeschlossener Facharzt-
ausbildung, die im 5-jährigen Turnus einen Fortbildungsnach-
weis erbringen müssen. Es ist jedoch auch für Ärzte in der Fach-
arztweiterbildung gedacht.

Die Fortbildungseinheit In den einheitlichen Bewertungskrite-
rien der Bundesärztekammer ist festgelegt: „Die Grundeinheit 
der Fortbildungsaktivitäten ist der Fortbildungspunkt. Dieser 
entspricht in der Regel einer abgeschlossenen Fortbildungs-
stunde (45 Minuten).“
Für die erworbenen Fortbildungspunkte muss ein Nachweis er-
bracht werden. Hat man die erforderliche Anzahl von 250 Punk-
ten gesammelt, kann man das Fortbildungszertifi kat bei seiner 
Ärztekammer beantragen, welches man wiederum bei der KV 
(niedergelassene Ärzte) oder bei seinem Klinikträger (Klinikärz-
te) vorlegen muss.

Anerkennung der CME-Beiträge Die Fortbildung in dem Nuk-
learmediziner wurde von der Nordrheinischen Akademie für 
Ärztliche Fort- und Weiterbildung für das Fortbildungszertifi kat 
anerkannt, das heißt, die Vergabe der Punkte kann direkt durch 
die Thieme Verlagsgruppe erfolgen. Die Fortbildung im Nuk-
learmediziner gehört zur Kategorie „strukturierte interaktive 
Fortbildung“. Entsprechend einer Absprache der Ärztekammern 
werden die von der Nordrheinischen Akademie für Ärztliche 
Fort- und Weiterbildung anerkannten Fortbildungsveranstal-
tungen auch von den anderen zertifi zierenden Ärztekammern 
anerkannt.

Datenschutz Ihre Daten werden ausschließlich für die Bearbei-
tung dieser Fortbildungseinheit verwendet. Es erfolgt keine 
Speicherung der Ergebnisse über die für die Bearbeitung der 
Fortbildungseinheit notwendige Zeit hinaus. Die Daten werden 
nach Versand der Testate anonymisiert. Namens- und Adressan-
gaben dienen nur dem Versand der Testate. Die Angaben zur 
Person dienen nur statistischen Zwecken und werden von den 
Adressangaben getrennt und anonymisiert verarbeitet. 

Teilnahme  Jede Ärztin und jeder Arzt soll das Fortbildungszer-
tifi kat erlangen können. Deshalb ist die Teilnahme am CME-
Programm des Nuklearmediziners nicht an ein Abonnement ge-
knüpft! Die Teilnahme ist im Internet http://cme.thieme.de 
möglich.
Im Internet muss man sich registrieren, wobei die Teilnahme 
an Fortbildungen abonnierter Zeitschriften ohne Zusatzkosten 
möglich ist.

Teilnahmebedingungen Für eine Fortbildungseinheit erhalten 
Sie 3 Fortbildungspunkte im Rahmen des Fortbildungszertifi -
kates. Hierfür müssen 70% der Fragen richtig beantwortet sein. 

CME-Frage- und -Antwortbogen fi nden Sie auf den folgenden 
 Seiten.

CME-Fortbildung für Nichtabonnenten Teilnehmer, die nicht 
Abonnenten des Nuklearmediziners sind, können für die Inter-
net-Teilnahme dort direkt ein Guthaben einrichten, von dem pro 
Teilnahme ein Unkostenbeitrag abgebucht wird.

Teilnahme online möglich unter http://cme.thieme.de
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CME-FragenCME-Fragen Technik und physikalische Apekte der 
SPECT / CT

 1 Wie muss der Patient unter Verwendung eines 
Parallellochkollimators vor einer Gammakamera 
positioniert werden, um eine optimale Bildaufl  ö sung zu 
erzielen? 

 A In m ö glichst gro ß em Abstand vom Detektor. 
 B In m ö glichst kleinem Abstand vom Detektor. 
 C Der Abstand ist egal. 
 D Der Patient sollte immer liegen. 
 E Der Patient sollte f ü r die Aufnahme stehen. 

 2 Wie erscheint ein homogen mit Aktivit ä t gef ü lltes Objekt 
in schw ä chungskorrigierten und rekonstruierten SPECT-
Aufnahmen? 

 A Es erscheint homogen. 
 B Es erscheint aktiver auf der dem Detektor zugewandten 

Seite. 
 C Es erscheint wegen der Schwerkraft aktiver auf der dem 

Boden zugewandten Seite. 
 D Es erscheint innen weniger aktiv als au ß en. 
 E Es erscheint au ß en weniger aktiv als innen. 

 3 Welche Antwort ist richtig? 

 Das Dosis-L ä ngen-Produkt (DLP) in der R ö ntgen-
Computertomografi e ist ein Ma ß  f ü r die durch die CT-
Untersuchung verursachte Strahlenbelastung f ü r den 
Patienten, 
weil 
 es die L ä nge der Patientenliege akkurat beschreibt. 

 A Aussage 1 und 2 sowie die Verkn ü pfung sind richtig. 
 B Aussage 1 und 2 sind richtig, die Verkn ü pfung ist falsch. 
 C Nur Aussage 1 ist richtig. 
 D Nur Aussage 2 ist richtig. 
 E Keine der beiden Aussagen ist richtig. 

 4 Welchen Zahlenwert betr ä gt der Pitch-Faktor einer CT-
Untersuchung bei einer Gesamtkollimation von 20   mm 
und einem Tischvorschub von 30   mm pro Rotation der 
R ö ntgenr ö hre? 

 A 1,5 
 B 1 
 C 2 
 D 0,66 
 E 0,2 

1.

2.

 5 Wieso ist eine Kombination aus SPECT und CT als 
Hybridger ä t SPECT / CT insbesondere sinnvoll? 

 A Wegen der genaueren Fusion aus SPECT- und CT-Bildern 
aufgrund der Hardwareregistrierung. 

 B Weil der R ö ntgenstrahler des CT gleich zur Therapie 
eingesetzt werden kann. 

 C Weil durch das CT bei den SPECT-Aufnahmen Zeit gespart 
werden kann. 

 D Weil durch das SPECT bei den CT-Aufnahmen Zeit gespart 
werden kann. 

 E Weil eine SPECT / CT-Aufnahme kosteng ü nstiger ist als 
eine SPECT-Aufnahme. 

 6 Wie lautet der Name der beschleunigten Variante der 
iterativen ML-EM Rekonstruktion? 

 A Filtered-Back-Projection (FBP) 
 B OS-TERN-Rekonstruktion 
 C Ordered-Subset-Expectation-Maximization-(OS-EM-) 

Rekonstruktion 
 D Maximum-A-Posteriori-(MAP-)Rekonstruktion 
 E Feldkamp-Algorithmus 

 7 Wie wird der Streuanteil im Energiefenster des 
Photopeaks bei einer h ä ufi g angewandten Methode der 
SPECT-Streukorrektur abgesch ä tzt? 

 A  Ü ber das Gewicht des Patienten. 
 B  Ü ber die verabreichte Aktivit ä t. 
 C  Ü ber die Z ä hlrate in einem oder mehreren zus ä tzlichen 

Energiefenstern. 
 D  Ü ber den verwendeten Kollimator. 
 E  Ü ber die Dicke des Detektorkristalls. 

 8 Welche Aussage(n) zur Defi nition der Hounsfi eld-
Unit-(HU-)Skala ist / sind korrekt? 

 Der Schw ä chungskoeffi  zient von Wasser ist in der 
 Defi nition enthalten. 
 Der Schw ä chungskoeffi  zient von Lunge ist in der 
Defi nition enthalten. 
 Der Schw ä chungskoeffi  zient von Gehirn ist in der 
Defi nition enthalten. 
 Der Schw ä chungskoeffi  zient von Luft ist in der 
Defi nition enthalten. 
 Der Schw ä chungskoeffi  zient von Sch ä delknochen ist 
in der Defi nition enthalten. 

 A Keine Aussage ist richtig. 
 B Nur Aussage 1 ist richtig. 
 C Nur Aussagen 2 und 3 sind richtig. 
 D Nur Aussagen 1 und 4 sind richtig. 
 E Alle Aussagen sind richtig. 

1.

2.

3.

4.

5.
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 9 Welche Antwort ist richtig? 

 Mehrzeilendetektoren im CT k ö nnen benutzt werden, 
um die Aufnahmezeit zu verk ü rzen, 
weil 
 f ü r jede Zeile eine eigene R ö ntgenr ö hre eingesetzt 
wird. 

 A Aussage 1 und 2 sowie die Verkn ü pfung sind richtig. 
 B Aussage 1 und 2 sind richtig, die Verkn ü pfung ist falsch. 
 C Nur Aussage 1 ist richtig. 
 D Nur Aussage 2 ist richtig. 
 E Keine der beiden Aussagen ist richtig. 

1.

2.

 10 Wieso ist die Fenstertechnik bei der Beurteilung von  
CT-Aufnahmen notwendig? 

 A Weil die Aufnahmezeit dadurch verk ü rzt werden kann. 
 B Weil die F ä higkeit des Menschen, Graustufen zu unter-

scheiden, geringer ist als der Dynamikumfang eines CT 
und dadurch wichtige Befunde  ü bersehen werden 
k ö nnten. 

 C Weil die Patientendosis dadurch signifi kant reduziert 
wird. 

 D Weil eine CT-Aufnahme normalerweise nicht mehr als 16 
Graustufen aufweist. 

 E Weil eine SPECT-Aufnahme damit obsolet wird. 


