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Kurzreferat

In dieser Arbeit wurde untersucht, ob sich die Strahlendosis von Low-Dose-CT Untersuchungen im
Rahmen der Hybridbildgebung unter Anwendung des iterativen Bildrekonstruktionsalgorithmus ASIR
weiter senken lasst und wie sich der Algorithmus auf die Bildqualitat auswirkt. Die Untersuchungen
erfolgten an einem SPECT/CT Hybridsystem anhand von Phantommessungen und retrospektiver
Auswertung von Patientendaten. Die Phantomstudie zeigt, dass durch den Einsatz von ASIR bei
konstanten Rohrenstrom das CNR steigt und das Bildrauschen sinkt. Auf die HU-Werte hat ASIR keinen
Einfluss. Somit ist es moglich, die Dosis zu reduzieren, ohne das Rauschlevel oder Kontrast-Rausch-
Verhaltnis signifikant zu verschlechtern. Dieses Ergebnis wurde in einer nachfolgend durchgefiihrten
klinischen Studie mit einem Blinded-Read weiter untersucht. Auch hier bestatigte sich, dass durch den
Einsatz der ASIR-Rekonstruktion eine Dosisreduktion erreicht werden kann. Liegt der Fokus einer
CT-Untersuchung auf Knochenstrukturen, so kann der Réhrenstrom von | = 40 mA auf | = 20 mA
gesenkt werden (entspricht einer Halbierung der Strahlendosis) unter Anwendung von ASIR mit einer
Einstellung von 50 %. Bei Organstrukturen kann die Dosis ebenfalls halbiert werden, hierbei sollte der
ASIR-Level auf 100 % gestellt werden. GefaRstrukturen konnten hierbei jedoch schlechter erkannt
werden. Eine systematische Abweichung der HU-Werte bei niedrigen Stromstarken, die unabhangig
von dem ASIR-Algorithmus ist, kann ein limitierender Faktor der Dosisreduzierung sein, da sich der
Fehler in die rekonstruierten SPECT-Daten propagiert, sofern die CT-Daten auch zur
Schwachungskorrektur der Emissionsdaten benutzt werden. Neuere Generationen der iterativen
Bildrekonstruktion bieten Platz fiir weitere Dosisoptimierung und sollten auch im Kontext der

Hybridbildgebung mit Low-Dose-CT Protokollen entsprechend untersucht werden.

Schliisselworter
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Strahlendosis, Blinded-Read



Inhalt

ADKUIZUNGSVEIZEICNNIS ... .uiiiiiiie ettt ettt e e e e e e e e e e e e s et eaeeeeaseessssaeeeeaeessaansssaeeeeaeeesaanssnsenes 1
3 A T o 1] o (¥ o T UURP 2
B € U o Vo I - = =T o RPN 4
2.1 COMPULEITOMOGIAPNIE. .oiieiiiee ettt e e et e e e e re e e e bae e e e abaeeeennbeeeeennsees 4
21.1 DAS CT-Bild....eeeiieieieieeieee ettt sttt et st b et 5
2.1.2 BildreKONSTIUKEION .. ..eiiiiieiiie ettt s s e 6

2.2 Parameter der Bildqualitat..........coeveeei i 8
221 BIlAraUSCREN ... e e s 8
222 KONTrast UNA CNR .....oiiiiiieiee ettt s st s bbb s 9

2.3 Scanparameter und Einfluss auf Dosis und Bildqualitat..........ccccoceeeeriieieiciiiieecee e, 9
231 RORNIENSTIOM...ciiiieiee et s e e be e e s are e s ne e e sareeeanes 10
2.3.2 2 00T o= 0 Y o =1V 1V o V=SSR 10
233 PIECR e e st re e 10
234 SCRICREAICKE ...t 10

24 Dosisparameter UNd DOSIMELIIE ....c.uvviiiiiiee e e e e e e bae e e e srre e e e 11
241 LG8 11 D L B PP P PP P P PP PPPPPPPPPPPPPPPPPRPRt 11
242 EffEKEIVE DOSIS «.uveeeeiee ettt sttt e s ne e sare e eanes 12

3 Material Und MethOTEN ......ouiiiiee ettt st 13
3.1 PhantomuUuNterSUCNUNGEN.....ccciiiee et e e et e s e bae e e e aree e e e ares 13
3.2 PatieNtENSTUAIE ...eiieiieeie et s ree e sane e 16
3.21 2] [T g Yo [To [ 2T T FO PP P RO TSR PPN 16

3.3 O I 5 To 1Y 1 f o o PSSR 19
B4 SEATISTIK et e e e e s s 20

I o T VL1 T SUPPUR 21
4.1 PhantomuNterSUChUNEEN.........eeiiieee et e e et e e e e e e e e nnrraeeeea e s 21
4.2 PatieNteNSTUAIE ...coieiieeie et s et sane e 25
4.2.1 ONE-ON-0ONEY VaATTANTE «.eeti s 25
4.2.2 Yo LB Ay o [ - T o - [ | TP 30

4.3 271 o] o T=Y Iy o =] PR 32
4.4 O I 54 To 1Y 1 f o o SRS 37

oI B 1 (U1 [o] o F TP PO R U PR ORROP 38
oI A VLY [ 0] 0 1T 0] 7 - U =SSR 44
A N =T - | U | TP PRPR 45
< S AV o | o =Y o V=SSR 52
9 TeilveroffentliChUNZEN ......... e e e e e e e e e et rae e e e e e e e e nrraaees 57



10
11

Ehrenerklarung

Darstellung des

BilAUNGSWEEES .ttt e et e e e e e e e e eatrae e e e e e e e e nnrnneees
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1 Einfdhrung

Mit der Entdeckung der Rontgenstrahlen legte Wilhelm Conrad Rontgen 1895 den Grundstein fiir die
Moglichkeit, nicht-invasiv Einblicke in das Innere des menschlichen Koérpers zu bekommen. Die
folgende Entwicklung von Schichtbildverfahren wie der Computertomographie (CT) ermdglichte der
radiologischen Diagnostik eine lberlagerungsfreie Darstellung der Kérperstrukturen und wurde sehr
schnell ein unverzichtbarer Teil der modernen medizinischen Diagnostik. Mit ihr kdnnen strukturelle
Veranderungen im Korper nachgewiesen und somit Rlickschlisse auf die Ursache von Krankheiten
geschlossen werden wie Blutungen, Knochenbriiche oder Organverletzungen. Die hohe diagnostische
Aussagekraft der CT spiegelt sich im drastischen Anstieg der Untersuchungen wider. So hat sich die

Anzahl der CT-Untersuchungen zwischen 1996 und 2012 in Deutschland mehr als verdoppelt [1, 2].

Dem medizinischen Nutzen steht jedoch die Exposition mit ionisierender Strahlung gegeniiber. Diese
ist ein Risikofaktor fiir Krebserkrankungen, wobei das Risiko steigt, je héher die Dosis und je jinger der
Patient bei Exposition ist [3]. In Deutschland liegt die jahrliche durchschnittliche Strahlenexposition
pro Person bei etwa 4 mSv (Millisievert), hiervon wird die Halfte (1,9 mSv) durch medizinische
Untersuchungen verursacht, insbesondere durch CT-Untersuchungen [1]. Diese hatten im Jahr 2012
nur einen Anteil von 9 % an der Gesamthaufigkeit von radiologischen Untersuchungen, ihr Anteil an
der kollektiven effektiven Dosis betrug jedoch knapp 60 % [1]. Der Grund ist, dass bei
CT-Untersuchungen eine deutlich hohere Dosis pro Untersuchung (1,7 — 16,4 mSv) als bei
konventionellen Rontgenuntersuchungen (< 0,01 — 1,1 mSv) entsteht [1]. Besonders bei Patienten, die
wiederholte CT-Untersuchungen brauchen (zum Beispiel Verlaufskontrollen bei intrakraniellen

Blutungen oder Tumorkrankheiten), kann es so zu einer betrachtlichen Dosisakkumulation kommen.

Zur Optimierung der Dosisexposition wurden in den letzten Jahren verschiedene methodische
Verbesserungen eingefiihrt, z.B. die automatische Modulation des Rohrenstromes in x-y- als auch in
z-Richtung, sowie die kontinuierliche Optimierung der Untersuchungsprotokolle bezliglich Indikation,
Untersuchungsbereich, Schichtdicke und weiteren Parametern [4]. Weiterhin kann eine
CT-Untersuchung mit besonders gewdhlten Untersuchungsparametern mit dem Ziel einer moglichst
geringen Strahlendosis durchgefiihrt werden, was als ,Niedrigdosis-CT“ (ND-CT) oder ,Low-Dose-CT"
(LD-CT) bezeichnet wird [5]. Eine Reduktion der Dosis flihrt jedoch in der Regel zu einer
Verschlechterung der Bildqualitat [6, 7], bei der die Qualitat der Beurteilung von Zielstrukturen sinkt
und das Bildrauschen steigt. Es gibt aber viele Fragestellungen, die auch mit Hilfe von Niedrigdosis-CTs
beantwortet werden konnen, beispielsweise wenn hohe Kontraste in der Zielregion
vorliegen [4, 8]. So wird in Publikationen das Screening des Bronchialkarzinoms mittels ND-CT als

Anwendungsmoglichkeit diskutiert [9, 10].



Die Einfihrung neuer Bildrekonstruktionsverfahren ermoglichte eine weitere Reduzierung der
Strahlenexposition in der diagnostischen CT-Bildgebung. Bisher wurde die gefilterte Riickprojektion
(FBP) standardmaRig als Bildrekonstruktionsmethode eingesetzt [2, 11]. Eine grundlegende
Eigenschaft dieses Algorithmus ist, dass bei Dosisreduktion ein deutlich zunehmendes Bildrauschen zu
beobachten ist [12, 13], was der Optimierung der Scanprotokolle beziiglich der Dosis Grenzen setzt.
Seit 2008 ist die iterative Bildrekonstruktion fiir die Computertomographie verfligbar [14]. Hierbei lauft
der Prozess der Bilderzeugung in einer Optimierungsschleife ab, in der die Schnittbilder durch eine
schrittweise ( = iterative ) Annaherung an die tatsachliche Dichteverteilung errechnet werden [15]. Da
das Verfahren sehr rechenintensiv ist, wurde es bisher nur bei nuklearmedizinischen Untersuchungen,
welche bei vergleichbarer Volumenabdeckung eine kleinere Datenmatrix als
computertomographische Untersuchungen haben, eingesetzt [16]. Erst durch den Anstieg der
Rechenkapazitat moderner Computer haben die Rekonstruktionszeiten der CT-Bilddaten einen
praktikablen Bereich erreicht [17]. Die verschiedenen Hersteller haben jeweils eigene
Implementationen der iterativen Bildrekonstruktion entwickelt. GE Healthcare (Milwaukee, USA)
veroffentlichte 2008 die erste kommerziell verfligbare Umsetzung mit dem Namen ASIR (Adaptive
Statistical Iterative Reconstruction, GE Healthcare, Milwaukee, USA) [14]. Mehrere Studien haben
gezeigt, dass durch den Einsatz von ASIR in der diagnostischen CT-Bildgebung erhebliche
Dosiseinsparungen moglich sind, beispielsweise berichtet Prakash et. al. (iber eine durchschnittlich
reduzierte Strahlendosis von 25,1 % CTDIvol (volumenbezogener CT-Dosisindex) [18] oder Sagara et.
al. berichtet Gber eine Dosisreduktion von 23 — 66 % CTDIvol [19] (beides CT-Untersuchungen des
Abdomens mit einem vorgegebenen Rauschindex). Beispiele flir weitere verflgbare
Implementationen sind IRIS (lterative Reconstruction in Image Space, Siemens Medical Solutions,
Forchheim, Deutschland), iDose4 (Philips Healthcare, Cleveland, USA), AIDR (Adaptive Iterative Dose
Reduction, Toshiba Medical Systems, Tokyo, Japan) und ASIR-V® (GE Healthcare, Milwaukee, USA) [14].

Bei manchen Krankheitsbildern (z.B. Schilddriisen- oder Knochentumore) ist es sinnvoll,
nuklearmedizinisch bildgebende Verfahren wie die Einzelphotonen-Emissionscomputertomographie
(kurz SPECT von englisch single photon emission computed tomography) oder PET (Positronen-
Emissions-Tomographie) mit einer CT zu kombinieren. Die entstehenden sogenannten Fusionsbilder
ermoglichen es, die Anreichung des Radiopharmakons den anatomischen Strukturen zuzuordnen.
Hierbei kann die CT-Bildgebung auch mit reduzierter Strahlendosis (Low-Dose-CT) erfolgen, da die
entscheidenden funktionellen Bildinformationen von der SPECT oder PET-Untersuchung kommen
(Verteilung des Radiopharmakons im Korper) [20] und die CT-Untersuchung fiir die morphologische
Zuordnung genutzt wird. Weiterhin kdnnen die CT-Daten auch fiir die Schwachungskorrektur des
SPECT-/ PET-Datensatzes genutzt werden [21, 22]. Aktuelle Systeme erlauben die Kombination beider

Verfahren in einem Gerat (SPECT/CT oder PET/CT). Durch die unmittelbare zeitliche Abfolge und
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lagerungsgleiche Akquisition der SPECT- und CT-Datensdtze werden Bildartefakte durch
Lagerungsunterschiede oder unterschiedliche Fiillungszustande der verschiedenen Organe wie z.B. des
Magen-Darm-Traktes zum groRten Teil vermieden und der zeitliche Untersuchungsaufwand in der
klinischen Routine reduziert [22—24]. Auch mit den Low-Dose-CT Protokollen werden die Patienten im
Rahmen der Hybridbildgebung signifikanten Strahlendosen ausgesetzt. Larkin et. al. berichtet Gber
Strahlendosen der CT-Komponente zwischen 3,7 — 11,2 mSv (SPECT-Untersuchungen mit
1 n-Octreotid im Rahmen der Tumordiagnostik) oder 0,2 — 12,4 mSv (**Tc-Methylen-diphosphonat
im Rahmen der Knochenszintigrafie) [25]. Somit besteht auch hier die Notwendigkeit, die
Untersuchungsprotokolle hinsichtlich der Strahlendosis weiter zu optimieren. Die iterative
Bildrekonstruktion hat in der diagnostischen CT-Bildgebung signifikante Einsparungen der Dosis

ermoglicht (siehe oben) und sollte daher auch bei Low-Dose-CT Protokollen getestet werden.

Im Rahmen dieser Arbeit wurde untersucht, inwiefern die Anwendung des iterativen
Bildrekonstruktionsalgorithmus ASIR zu einer weiteren Reduzierung der Strahlenexposition von Low-
Dose-CT Protokollen im Rahmen der Hybridbildgebung (SPECT/CT) genutzt werden kann. Hierflr
wurde der Einfluss von ASIR und die Variation des Rohrenstroms auf verschiedene Bildparameter wie
HU-Werte (Hounsfield-Einheiten) oder das Bildrauschen untersucht. Die Untersuchungen erfolgten fur
einen dedizierten iterativen Algorithmus mittels standardisierter Phantommessungen. Zum Vergleich
der Messwerte wurde das Scanprotokoll mit | = 40 mA, U = 120 kVp und FBP-Rekonstruktion als
Referenzstandard gewahlt. Weiterhin wurde durch eine verblindete Befundung klinisch gewonnener

Patientendaten die Bildqualitat durch zwei Radiologen bewertet.

2 Grundlagen

2.1 Computertomographie

Die Computertomographie ermdglicht eine Gberlagerungsfreie Darstellung der inneren Strukturen des
menschlichen Kérpers. Geringe Dichteunterschiede (z.B. zwischen benachbarten Weichteilgeweben)
werden im Vergleich zur konventionellen Rontgenaufnahme viel deutlicher wiedergegeben [26].

Weitere Vorteile sind flichendeckende Verfligbarkeit und kurze Untersuchungszeiten.

Bei der Datenakquisition liegt der Patient auf einem Tisch in der Gantry, wahrend sich die
Rontgenrohre und der Detektor auf einer Kreisbahn um den Patienten drehen. Die Réntgenréhre ist
eine evakuierte Einheit, bestehend aus Kathode und Anode, an die eine Hochspannung zwischen
80 und 140 kV angelegt wird [26]. Von der Kathode werden Elektronen emittiert (gliihelektrischer

Effekt) und zur Anode hin beschleunigt. Die Rontgenstrahlung entsteht durch das Abbremsen der
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Elektronen im Anodenmaterial (Bremsstrahlung) und durch die Anregung der Atome des
Anodenmaterials (charakteristische Strahlung) [27]. Die Rontgenstrahlung durchdringt den Kérper des
Patienten und wird auf ihrem Weg dem exponentiellen Schwachungsgesetz (siehe Abschnitt 2.1.2)
folgend abgeschwacht, bis sie am Detektorsystem ankommt und in elektrische Signale umgewandelt
wird [26]. Bei der Datenakquisition mittels Spiral-CT-Geradten rotieren Rontgenrohre und Detektor
spiralformig um den Patienten, wahrend dieser kontinuierlich durch die Gantry gefahren wird.
Moderne CTs besitzen mehrere Detektorzeilen (Mehrschicht-CT), hierdurch wird eine vergroRerte
Volumenabdeckung in der gleichen Untersuchungszeit ermoglicht und die gesamte
Untersuchungsdauer somit deutlich reduziert [26]. Dies ist beispielsweise bei der Versorgung von

Polytrauma-Patienten wichtig.

2.1.1 DasCT-Bild

Das CT-Bild ist eine quadratische Bildmatrix rekonstruierter Schwachungswerte y, die als Graustufen
dargestellt werden. Da jede Bildschicht eine definierte Schichtdicke abbildet, spricht man hier
korrekterweise von Voxeln (Volumenelementen). Die gemessenen lokalen Schwachungswerte in
jedem Voxel werden auf die dimensionslose Hounsfield-Skala nach Sir Godfrey Hounsfield

transformiert und dabei auf Wasser bezogen [26, 28]:

CT-Wert [HU] = 1000 HU = - FWasser

#Wasser

Uwasser iSt der Absorptionskoeffizient von Wasser (ca. 0,192/cm) [26]. Die Hounsfield-Skala ist somit
so skaliert, dass Wasser stets den CT-Wert 0 HU und Luft immer den Wert -1000 HU hat [26]. Die Lunge
liegt beispielsweise im Bereich zwischen -700 bis -950 HU, Fett bei -100 HU, Muskelgewebe bei
50 — 100 HU und Knochen bei bis zu 2000 HU. Die HU-Werte der Gewebe kdnnen bei unterschiedlicher
Roéhrenspannung voneinander abweichen, da sie von dem Rontgenspektrum abhangen [26]. In der
Praxis sind Werte im Bereich von -1024 HU bis 3071 HU (blich. Das menschliche Auge ist jedoch nicht
in der Lage, beliebig viele Graustufen bei gleichzeitiger Darstellung in einem Bild visuell zu
unterscheiden, es kann nur zwischen 20 und 50 verschiedenen Grauwerten differenzieren [28].
Strukturen mit geringen Dichteunterschieden kénnen dann nicht mehr voneinander abgegrenzt
werden [26]. Daher wird der klinischen Anforderung entsprechend ein Bereich der HU-Werte
herausgegriffen und auf die darstellbaren Grauwerte des Anzeigemediums (z.B. Befundungsmonitor)
gestreckt (,,Fensterung"). Das Bildfenster wird durch seine Breite und die Fenstermitte festgelegt. Alle
HU-Werte groRer als die obere Fenstergrenze erscheinen im Bild weiR, alle HU-Werte kleiner als die
untere Fenstergrenze erscheinen schwarz. Dadurch werden z.B. Kontraste zwischen Geweben mit
geringen Dichteunterschieden durch ein enges Fenster stdrker hervorgehoben (z.B. das Gehirn).
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Bei groRen Dichteunterschieden braucht man dementsprechend ein breites Fenster (z.B. bei
Untersuchungen des Abdomens). Ein engeres Fenster fihrt somit zu einer Kontrastanhebung und
verbesserten Darstellung von kontrastarmen Strukturen, jedoch auch zum Anstieg des visuellen
Bildrauschens, eine breitere Fensterweite hingegen verbessert die Darstellung von Strukturen mit

stark unterschiedlichen HU-Werten und verringert das Rauschen [6, 26, 29].

2.1.2 Bildrekonstruktion

Die aufgezeichneten Rohdaten sind Transmissionsprofile der Rontgenstrahlen einer 360°
Réhrenrotation. Diese bestehen aus den erfassten einzelnen Transmissionswerten jeder Position des
Rontgendetektors und jeder Detektorzeile. Die emittierten Rontgenstrahlen werden auf dem Weg
durch den Korper des Patienten von dessen inneren anatomischen Strukturen abhangig von deren
Zusammensetzung unterschiedlich geschwacht. Es gilt dabei das exponentielle Schwachungsgesetz,
das bei Annahme eines homogenen Objekts aus einer einzigen schwadchenden Substanz (z.B. eines

Wasserzylinders) mit dem Absorptionskoeffizienten u folgendermalen lautet [26, 30]:
[=]yxe #*a

Dabei entspricht I der gemessenen Intensitdt am Detektor, I, der Intensitdt des ungeschwachten

Rontgenstrahls und d der durchstrahlten Weglange.

Aus den gemessenen Rohdaten muss nun das zweidimensionale Schichtbild mathematisch
rekonstruiert werden, denn die lokale Abschwachung der Rontgenstrahlen an jedem Ort im Raum ist

noch unbekannt [4, 26].

2.1.2.1 Gefilterte Riickprojektion (FBP)

Die Messwerte werden entlang der Richtung, aus der sie aufgenommen wurden, in das Bild
Ubertragen. Die Projektion erfolgt dabei zunachst gleichmaRig auf einer Linie, da noch nicht bekannt
ist, wie stark die Schwachung an jedem Ort entlang der Linie ist. In jeden einzelnen Bildpunkt werden
somit alle gemessenen Projektionen Ubereinander projiziert. Nachdem dieser Vorgang fir alle
Projektionen aus allen Winkelrichtungen wiederholt wurde, ergibt sich ein Abbild des
Untersuchungsobjektes, allerdings ist dieses noch unscharf und verwaschen [26, 28]. Um die scharfen
Objektkanten wiederherzustellen, werden die Schwachungsprofile vor der Riickprojektion einer
mathematischen Hochpassfilterung unterzogen, dem sogenannten Faltungskern. Die Wahl des
Faltungskernes bestimmt das Erscheinungsbild der CT-Rekonstruktion als Kompromiss zwischen

Rauschen und Bildscharfe und wird in Abhangigkeit von der Fragestellung eingestellt [28].
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Ein hochauflosender oder ,harter” Faltungskern erzeugt ein Bild mit hoher Bildscharfe, bei dem die
Objektkanten und kleine Details sehr trennscharf abgebildet werden, allerdings steigt dabei das
Bildrauschen an [26]. Er wird eingesetzt bei Untersuchungen von Strukturen, in denen ein hoher
Kontrast vorliegt und das Bildrauschen aufgrund der groR eingestellten Fensterweite vernachlassigbar
wird (z.B. Lungenparenchym oder Skelett) [4, 6]. Bei einem glattenden Faltungskern sinkt das

Bildrauschen, der Bildeindruck wird jedoch unscharfer.

2.1.2.2  lterative Bildrekonstruktion

Bei der iterativen Bildrekonstruktion wird eine Optimierungsschleife in den Bilderzeugungsprozess
eingefligt, in der die Schnittbilder schrittweise durch eine kontinuierliche Anndherung an die
tatsachliche Dichteverteilung errechnet werden. Begonnen wird mit einer Ausgangslosung, die eine
erste Annahme der Dichteverteilung des untersuchten Objektes darstellt, beispielsweise kann die FBP-
Rekonstruktion benutzt werden [31]. Anhand dieses Ausgangsbildes werden dann neue, synthetische
Projektionsdaten berechnet und mit den tatsachlich aufgenommenen Messdaten verglichen. Hieraus
wird ein Korrekturbild erstellt, anhand dessen die urspriingliche Ausgangslosung korrigiert wird. Im
Anschluss wird dieser Rechenprozess wiederholt. Diese Schleife (Iteration) wird so lange fortgesetzt,
bis ein definiertes Abbruchkriterium erreicht ist, etwa eine festgelegte Anzahl von Wiederholungen
oder wenn die Korrekturen sehr gering werden [32]. Von den Herstellern gibt es unterschiedliche

Implementierungen des iterativen Rekonstruktionsverfahrens (siehe Einleitung).

ASIR fokussiert bei der sich wiederholenden Signalkorrektur auf Rauschreduktion [32-34]. Als
Ausgangslosung fir die iterative Schleife wird die FBP-Rekonstruktion gewahlt, da diese schnell
berechnet werden kann und eine gute Annaherung der finalen Losung ist [33, 65]. Das rekonstruierte
Bild kann schliefSlich zu einem definierten Prozentsatz Uber das urspriingliche FBP-Bild geblendet
werden, da die reine ASIR Rekonstruktion einen sehr weichgezeichneten und daher fremdartigen

Bildeindruck haben kann [32, 33]. Abbildung 1 zeigt das Arbeitsprinzip des untersuchten Algorithmus.
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Abbildung 1. Das Arbeitsprinzip von ASIR. Bildquelle: GE Healthcare [31]

2.2 Parameter der Bildqualitat

2.2.1 Bildrauschen

Unter Rauschen werden generell im Nutzsignal vorhandene Storsignale ohne verwendbare
Information verstanden. Das Rauschen setzt sich unter anderem aus dem Rauschen der eigentlichen
Messwerte (Quantenrauschen), dem elektronischen Rauschen des Detektors und der
Verstarkerelektronik, sowie dem Rauschen der Projektionsdaten zusammen [26]. Die Storsignale
dulern sich im Bild als statistische Fluktuationen der HU-Werte und kénnen z.B. Uber die
Standardabweichung in einem homogenen ROI (englisch ,region of interest“) gemessen werden.
Generell ist das Rauschen umgekehrt proportional zur Schichtdicke und der Anzahl der Photonen, die

auf den Detektor treffen. Eine Verdoppelung des Stroms oder die Verdoppelung der Schichtdicke fiihrt

jeweils zu einer Verbesserung des Signal-Rausch-Verhaltnisses um den Faktor V2 [26].

Das wahrgenommene Bildrauschen variiert auch mit der eingestellten Fensterweite [6]. Deren
VergroRerung reduziert das subjektive Rauschempfinden beim Betrachten von CT-Daten deutlich: Das
Grauwertrauschen und der Kontrast sind umgekehrt proportional zur Fensterbreite, was bedeutet,
dass sich das wahrgenommene Bildrauschen halbiert, wenn die Fensterbreite verdoppelt wird. Das

Fenster lasst sich jedoch nur sinnvoll weit stellen, wenn die Objektkontraste ausreichend hoch sind.
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Somit kénnen kontrastreiche Strukturen wie zum Beispiel Knochen oder Lunge mit signifikant

geringeren Strahlendosen dargestellt werden, ohne dass das Rauschen stérend wird.

2.2.2  Kontrast und CNR
Der Kontrast ist definiert als die Differenz der Signalintensitat zweier benachbarter Bildpunkte
(CT-Zahlen-Differenz) [35]. Als Kontrastumfang (Dynamik) ist der Intensitatsunterschied zwischen dem

hellsten und dunkelsten Punkt eines Bildes definiert [26].

Das Kontrast-zu-Rausch Verhéltnis (CNR) ist definiert als die Differenz der Signalamplitude zwischen
Objekt und einer Referenz wie z.B. der Umgebung, dividiert durch das Rauschen der Referenz. Die
Definition kann je nach Anwendungsbereich variieren. In dieser Arbeit wurde das CNR nach folgender

Formel berechnet [13, 36, 37]:

meanpyaterial — ME€ANYjntergrund
CNR = g

SDeVHintergrund

meanpaterial: Mittelwert [HU] des Vordergrund-ROl,
meaNyintergrund: Mittelwert [HU] des Hintergrund-ROl,
SDeVyintergrund: Standardabweichung [HU] des Hintergrund-ROI

2.3 Scanparameter und Einfluss auf Dosis und Bildqualitat

Im Gegensatz zum strahlenexponierten medizinischen Personal wird die kumulative Dosis von
Patienten nicht standardmaRig tiberwacht oder registriert (es besteht lediglich die Mdglichkeit der
freiwilligen Fihrung eines Rontgenpasses). Vom Bundesamt fiir Strahlenschutz werden regelmaRig
aktualisierte Dosis-Referenzwerte fiir die diagnostische Bildgebung herausgegeben, die im Normalfall

nicht tiberschritten werden sollten [38].

Die Reduzierung der Strahlenexposition ist eine multifaktorielle Aufgabe. Der wichtigste Grundsatz
hierbei ist die Vermeidung von unnétigen Untersuchungen. Es sollte nur der Kdrperabschnitt
abgebildet werden, der fiir die Beantwortung der klinischen Fragestellung notwendig ist. Eine
sorgfaltige Prifung der Indikation ist obligat (§2a der RoOntgenverordnung), weiterhin sollten
diagnostische Alternativen ohne Strahlenexposition wie Ultraschall oder MRT in Erwdgung gezogen
werden. Der Nutzen der Rontgenuntersuchung muss stets das assoziierte und potentielle Risiko der
Strahlung Uberwiegen. Es gilt das ALARA (As Low As Reasonably Achievable)-Prinzip: so wenig

Strahlung wie moglich zu verursachen ohne die diagnostische Sicherheit zu mindern [39-41].



2.3.1 Rohrenstrom

Der Rohrenstrom bestimmt die Menge an emittierten Photonen aus der Rontgenrdhre. Die
Strahlendosis steigt dabei proportional zum Réhrenstrom (E ~ I), das Bildrauschen sinkt um den
Faktor V2 [42] (wenn alle anderen Scanparameter konstant sind). Durch den Einsatz von
Réhrenstrommodulation zur automatischen Anpassung der Strahlenintensitat an die Kérpergeometrie
des Patienten wahrend eines Scanvorgangs besitzen viele CT-Gerate die Moglichkeit, die Strahlendosis

zu verringern [4, 42, 43].

2.3.2 Rohrenspannung

Durch die angelegte Rohrenspannung werden die emittierten Elektronen beschleunigt und die
maximale Energie und somit das Spektrum der Rontgenstrahlung festgelegt [26]. Die Dosis E ist
ungefahr proportional zum Quadrat der Rohrenspannung (E ~ U?) [44]. Ubliche Werte sind
U =80 kVp, 100 kVp, 120 kVp oder 140 kVp.

2.3.3 Pitch

Der Pitch ist ein dimensionsloser Aufnahmeparameter in der Spiral-CT und wird definiert als Vorschub
des Tisches pro Réhrenumdrehung dividiert durch die Breite des Strahlenfachers in der Scanrichtung
[42]. Ist der Pitch < 1, erfolgt die Datenaufnahme Uberlappend, bei p > 1 erfolgt sie lickenhaft. Bei
einem kleinen Pitch steigt bei ansonsten konstanten Scanparametern die Bildqualitat, aber auch die

absorbierte Dosis.

p = Pitch, n = Anzahl der aktiven Detektorzeilen, C = Schichtkollimation [mm], TF = Tischvorschub [mm] [6]

2.3.4 Schichtdicke
Mit der Schichtdicke wird die Dicke der einzelnen rekonstruierten CT-Schichten aus dem
Datenvolumen festgelegt. Durch die Wahl dickerer Schichten kann das Bildrauschen verringert werden

[45].
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2.4 Dosisparameter und Dosimetrie

2.4.1 CTDI

Der CT-Dosisindex (CTDI) ist das Integral aus dem Dosisprofil einer Einzelschicht inklusive der
Streustrahlung [6]. Die MaReinheit des CTDI ist das Gray (Gy) und liegt Giblicherweise im Bereich von
Milligray (mGy). Die Strahlenexposition in einem Koérper nimmt nach dem exponentiellen
Schwachungsgesetz in Richtung Zentrum ab. Aus diesem Grund wird ein gewichteter CTDI,,
berechnet. Die Messung erfolgt dabei standardisiert und in der EU (Europaischen Union) liblicherweise
nach der Definition der internationalen Standardkommission IEC (in anderen Lédndern kdnnen andere
Standards gelten) mit Hilfe von 100 mm langen lonisationskammern in einem Plexiglasphantom mit
16 cm (Kopf-/Hals-Phantom) oder 32 cm (Kérperphantom) Durchmesser [6, 46]. Der ermittelte

Messwert der lonisationskammern wird als CT DI, bezeichnet.

Der CTDI,, errechnet sich anteilig aus dem Mittelwert der vier in der Peripherie 1 cm unter der
Phantomoberfliche = gemessenen  Kammern (CTDI,) wund der im Phantomzentrum

gelegenen (CTDI,.) [6]:

1 2
CTDI,, = 3 * CTDIfoo + 3+ CTDIY,,

CT-Untersuchungen umfassen viele aufeinander folgende Schichten wahrend eines Spiralscans. Der
CTDI,,; beriicksichtigt zusatzlich die Geschwindigkeit, mit der sich der Patiententisch in Abhangigkeit
von der Rohrenrotation bewegt [6, 47]. Denn wenn der Tischvorschub pro 360° Rohrenrotation kleiner
wird, iberlappen die Rontgenstrahlprofile (bei sonst identischen Untersuchungsparametern) und die

Gesamtstrahlenexposition nimmt zu. Bei einem Spiralscan ist der CTDI,,,; wie folgt definiert:

CTDI,

CTDlyor = 5y

Ein geschatzter CTDI,,; wird gewdhnlich auf der Benutzeroberflaiche des Computertomographen
angezeigt und dient als Orientierung fir die zu erwartende Untersuchungsdosis. Multipliziert man den
CTDI,,; noch mit der Scanlange L der Untersuchung, erhdlt man das Dosislangenprodukt (DLP),

welches die gesamte applizierte Dosis der Untersuchung angibt [6]:

DLP = CTDl,; * L
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2.4.2 Effektive Dosis

Da sich die Strahlensensitivitit der einzelnen Organe unterscheidet, muss diese bei der
Risikobewertung der Strahlenschaden beriicksichtigt werden. Beispielsweise sind die Keimdriisen und
das rote Knochenmark sehr strahlenempfindlich, wahrend die Haut weniger strahlensensibel ist [48].
Die Einheit der effektiven Dosis ist das Sievert (Sv). Die Gewebe-Wichtungsfaktoren (Tabelle 1) werden
von der internationalen Strahlenschutzkommission vorgeschlagen und bei neuen Erkenntnissen
aktualisiert. Zur Berechnung der effektiven Dosis, auch effektive Aquivalentdosis genannt, werden die
Organdosen Hy mit den Gewebe-Gewichtungsfaktoren wr des Organs T multipliziert. Die Summe der

so gewichteten Organdosen ergibt die effektive Dosis [48]:

Desr = ZWT * Hr
T

Tabelle 1. Wichtungsfaktoren ausgewdhliter Organe, alters- und
geschlechtsgemittelt [48]

Organ / Gewebe Wichtungsfaktor nach
StriSchV Anlage VI [48]

Keimdriisen 0,20
Dickdarm 0,12
Rotes Knochenmark 0,12
Leber 0,05
Haut 0,01

Weiterhin wird die effektive Dosis durch die verwendete Strahlungsart beeinflusst. Bestrahlt man z.B.
zwei menschliche Gewebezellproben in einen Fall mit Betastrahlung und im anderen mit
Alphastrahlung, stellt man fest, dass die biologischen Strahlenwirkungen durch Alphastrahlen etwa
20-mal grolRer sind. Mit einem sogenannten Strahlenwichtungsfaktor werden diese biologischen
Unterschiede der Strahlungswirkung berticksichtigt. Flir die im CT vorkommende Roéntgen- und

Gammastrahlung ist der Strahlenwichtungsfaktor = 1 [1, 48].
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3 Material und Methoden

Samtliche Untersuchungen wurden an dem SPECT/CT Hybridsystem Discovery NM/CT 670
(GE Healthcare, Milwaukee, USA) durchgefiihrt, dessen integrierte CT-Komponente einem
diagnostischen 16-Zeilen-CT entspricht (Bright Speed 16, GE Healthcare, Milwaukee, USA). Am Gerat
ist neben der konventionellen gefilterten Riickprojektion (FBP) auch die Auswahl der iterativen
Bildrekonstruktion (ASIR) moglich. Uber eine Einstellung des ASIR-Levels in 10 %-Stufen von 0 % bis
100 % wird definiert, wie stark das iterativ rekonstruierte Bild liber das FBP-Bild geblendet wird [49].
Ein positives Votum der Ethikkommission der Otto-von-Guericke-Universitat Magdeburg mit der

Nummer 158/11, RAD186 lag fiir die retrospektive Analyse von CT-Patientenuntersuchungen vor.

3.1 Phantomuntersuchungen

Die Phantomuntersuchungen erfolgten mit einem standardisierten Phantom (Catphan® 500,
The Phantom Laboratory, Salem, NY, USA). Die Phantomgeometrie (AuBendurchmesser 210 mm)
entspricht in etwa den Absorptions- und Streuverhaltnissen des Kopf-Hals-Bereiches eines
Erwachsenen oder des Kérperstammes eines Kindes (im Folgenden als ,Kopfgeometrie” bezeichnet).
Das Phantom besteht aus vier axial angeordneten Modulen, die jeweils fir die Untersuchung

bestimmter MessgroRen geeignet sind (Abbildung 2).

CTP401 N —— o I
CTPR28 \\‘\ e |
N [
T

Abbildung 2. Catphan 500 Phantom, bestehend aus vier
axial angeordneten Einsditzen.
Bildquelle: The Phantom Laboratory, Salem, NY, USA [50]

Das Bildhomogenitatsmodul CTP486 des Catphan 500 Phantoms ist ein mit uniformen Material
beflllter Einsatz, dessen HU-Werte im Bereich 5 HU — 18 HU liegen [50]. Fir jede Messung wurden vier

periphere und ein zentrales ROl in eine identische Schicht der rekonstruierten Bilddaten gezeichnet
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(Abbildung 3). Das Bildrauschen wurde durch die Standardabweichung der HU-Werte der ROls

gemessen.

mogROLTOP

Abbildung 3. Catphan 500 Phantom, Bildhomogenitédtsmodul CTP486 mit
fiinf ROIs (Screenshot)

Im Hochkontrastmodul CTP401 des Catphan 500 Phantoms befinden sich vier in Gel eingebettete
zylindrische Materialproben unterschiedlicher Dichte fiir sensitometrische Untersuchungen
(Abbildung 4, Tabelle 2) [50]. Die Rontgenabschwachung des Randbereiches entspricht in etwa der von
Wasser. Mit diesem Modul wurde der Einfluss reduzierter Stromstarke (und somit geringerer Dosis)
und unterschiedlicher ASIR-Level auf die rekonstruierten HU-Werte und das CNR der Dichteeinsatze
(Acryl, Teflon, LDPE und Luft) untersucht. In jeden Materialzylinder sowie im Randbereich des Moduls
wurden ROIs platziert und der Mittelwert der HU-Werte (mean), sowie die Standardabweichung (SDev)
ermittelt. Das CNR (Kontrast-Rausch-Verhéltnis) wurde mit der vorher genannten Formel berechnet

(2.2.2 Kontrast und CNR).

Die Messungen wurden mit einem zusatzlich angebrachten Ring um das Phantom (Modell CTP540,
The Phantom Laboratory, Salem, NY, USA) wiederholt. Dieser hat einen AuBendurchmesser von
350 mm und eine dem Wasser adhnelnde Rontgenabschwachung. Er simulierte eine hoéhere
Abschwachung und Streuung entsprechend des Korperstammes eines erwachsenen Menschen (im

Folgenden als , KGrpergeometrie” bezeichnet).
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Tabelle 2. Die vier sensitometrischen Einséitze des Hochkontrastmoduls
CTP401 im Catphan 500 Phantom [50]

Material Chemische Formel HU-Wert (+ 5 %)
Luft N, (78 %), 0, (21 %), Ar (1 %) -1000

LDPE C,H, -100

Teflon CF, 950

Acryl CsHg0, 120

Abbildung 4. Catphan 500, Hochkontrastmodul CTP401 mit vier unterschiedlichen
Materialeinsdtzen (Screenshot)

Die Aufnahmen und Bildrekonstruktionen erfolgten nach dem in Tabelle 3 dargestellten Scanprotokoll.
Die automatische Rohrenstrommodulation wurde nicht benutzt, um definierte Stromstarken
miteinander vergleichen zu kénnen. Der ASIR-Level 0 % entspricht der reinen FBP-Rekonstruktion. Die
rekonstruierten Bilder wurden mit der DICOM-Betrachtungssoftware Osirix MD (Version 2.5.1,

www.osirix-viewer.com, FDA- und CE-zertifiziert) ausgewertet.
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Tabelle 3. Phantomstudie, Scanprotokoll der Untersuchungen mit dem Catphan 500

Phantom
Aufnahmemodus Spiralmodus
Durchmesser (FOV), axial [cm] 50
primare Kollimation 16 x 1,25 mm
Roéhrenspannung [kVp] 120

Ro6hrenstrom [mA]

10, 20, 30, 40, 50, 60, 80, 100, 120

Pitch 1,375
Rotationszeit [s] 0,8
Autom. R6hrenstrommodulation Aus
Faltungskern (CT Rekonstruktion) Standard
rekonstruierte Schichtdicke [mm] 3,75
ASIR-Level [%] 0, 50, 100

3.2 Patientenstudie

3.2.1 Blinded Read

Zur Evaluation der Bildqualitdt des neuen iterativen Bildrekonstruktionsverfahrens erfolgte zusatzlich
ein Blinded-Read an einer Patientenkohorte. Die Auswertung der anonymisierten und randomisierten
Patientenbilder erfolgte durch zwei Facharzte der Radiologie unabhangig voneinander mit einem
standardisierten Erhebungsbogen. Als Grundlage fiir die Auswahl der zu beurteilenden Strukturen
dienten die europaischen Richtlinien der Qualitatskriterien fiir diagnostische Computertomographie
(EUR16262 ,European guidelines on quality criteria for computed tomography“) [46]. Bei jedem
Datensatz wurden 20 Strukturen bewertet (s. Abbildung 5). Beurteilt werden sollte die Abgrenzbarkeit
der anatomischen Strukturen zum umgebenden Gewebe im Kontext der Lokalisationsdiagnostik bei
Hybridbildgebung anhand einer 3-stufigen Skala (gut, ausreichend, ungeniligend). Die
Antwortmoglichkeiten gut und ausreichend wurden fir die Auswertung zusammengefasst und als
,ausreichende Abgrenzbarkeit der Struktur” bei Lokalisationsdiagnostik interpretiert. Das
Vorhandensein oder Fehlen von Zielstrukturen wurde anhand von Befunden diagnostischer CT-Scans
oder klinischer Daten aus Patientenakten verifiziert. Das Reading erfolgte unter
Befundungsbedingungen (qualitdtsgesicherter Monitor, abgedunkelter Raum) mit der Software Oxirix
MD. Die kalibrierten Monitore wurden vor jedem Reading auf Konsistenz gepriift, das
Betrachtungfenster war vorgegeben (Abdomenfenster bei GefiR- und Organstrukturen: 350/50,

Knochenfenster bei Knochen: 2500/500). Anhand von fiinf Beispieldatensatzen, die nicht Bestandteil
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der Studienkohorte waren, wurden die Befunder mit den Bilddaten vertraut gemacht und der

Bewertungsbogen erlautert.

Die rekonstruierten CT-Untersuchungen wurden hintereinander in zufalliger Reihenfolge auf dem
Befundungsmonitor gezeigt (im Folgenden als ,0ne-On-One” bezeichnet) [11, 51]. Die Reader hatten
weder Kenntnisse Uber die Aufnahme- und Rekonstruktionsparameter, noch lber die Patientendaten
oder Indikation. 82 gesicherte CT-Datensatze von Patientenuntersuchungen umfassten Low-Dose-CT
Abdomen-Becken Aufnahmen von 60 mannlichen und 22 weiblichen Patienten mit einer Alterspanne
zwischen 18 und 81 Jahren (Median: 65 Jahre, IQR [Interquartilsabstand]: 53 — 71 Jahre). Die
Untersuchungsmethoden waren Somatostatin-Rezeptor-Szintigrafien (n = 51), SIRT (n = 13),
Lebershunt-Untersuchungen (n = 7), Knochenszintigraphien (n = 7), Lungenperfusionsszintigraphien
(n = 2), Leukozytenszintigraphien (n = 1) und Lymphabstromszintigraphien (n = 1). Ausgeschlossen
wurden Untersuchungen, bei denen die Arme wahrend der Aufnahme seitlich des Korpers lagen
(Aufhartungs- und Anschnittartefakte) oder Metallimplantate vorhanden waren. Die CT-Aufnahmen
erfolgten im Spiralmodus mit einer Rohrenspannung von U = 120 kVp und einem Roéhrenstrom von
| =40 mA (n =40), | =20 mA (n = 15) und | = 10 mA (n = 27) (jeweils ohne automatische
Réhrenstrommodulation). Die Rohdaten der Aufnahmen wurden gespeichert und retrospektiv mit FBP
und ASIR-Leveln von 50 % und 100 % rekonstruiert (Schichtdicke: 3,75 mm, Faltungskern: Standard).
Bei vier Patienten (Aufnahmen mit | = 40 mA (n = 2), 20 mA, 10 mA) konnte die Milz nicht beurteilt
werden (Zustand nach Splenektomie), bei anderen vier Patienten (Aufnahmen mit | = 20 mA (n = 3)
und 10 mA) konnten die Nieren und Ureteren nicht beurteilt werden, da diese im CT-Scan nicht
vollstandig nach kaudal abgebildet waren. Bei einem Patienten (Aufnahme mit | = 20 mA) konnte das
Duodenum nicht beurteilt werden (Z.n. Duodenektomie), bei einem weiteren (Aufnahme mit

| = 20 mA) konnten beide Nebennieren nicht beurteilt werden (Z.n. Adrenalektomie).

Das Scanprotokoll mit | = 40 mA und FBP-Rekonstruktion wurde fiir die Auswertung als
Vergleichsstandard definiert, da es in der Nuklearmedizin an der Otto-von-Guericke-Universitat als
klinisches Routine-Protokoll bei Low-Dose-CT Untersuchungen im Rahmen der Hybridbildgebung

verwendet wird.
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Bewertungsbogen one-on-one ASIR Blinded Read

Serie: Datum: Befunder:
1 Leber:
1.1 Ductus hepaticus communis

[ ] gut [_] ausreichend [_] ungeniigend
1.2 Ductus choledochus im Pankreasparenchym

[_] gut [_] ausreichend [_] ungenigend
1.3 Pfortaderdste (links & rechts)

[_] gut [_] ausreichend [_] wngenligend
1.4 A. mesenterica superior

[_] gut [_] ausreichend [_] wngeniigend
1.5 Aorta und unteren Hohlvene

[_] gut [_] ausreichend [_] wngeniigend
1.6 Ursprung des Truncus coeliacus

[_] But [_] ausreichend [_] wngeniigend
2 Milz:
2.1 Milzkontur

[_] gut [_] ausreichend [_] wngenligend
2.2 Milzparenchym (Homogenitat)

[_] gut [_] ausreichend [_] ungeniigend
2.3 Milzarterie im Milzhilus

[_] gut [_] ausreichend [_] ungeniigend
3 Nieren
3.1 Nierenparenchym

[_] gut [_]1 ausreichend [_] wngenligend
3.2 Nierenkelchsystem

[_] gut [_] ausreichend [_] wngeniigend
3.3 Proximaler Ureter (auf Ebene des kaudalen Nierenpols)

[_] gut [_] ausreichend [_] ungeniigend
3.4 Nierenarterien

[_] gut [_] ausreichend [_] wngenigend
3.5 Nierenvenen

[_] gut [_]1 ausreichend [_] wngenligend
3.6 Nebennieren (rechts & links)

[_] gut [_] ausreichend [_] ungenligend
3.7 Nebennierenschenkel (medialer & lateraler Schenkel)

[_] gut [_] ausreichend [_] ungeniigend
4 Pankreas
4.1 Pankreasrand (Lobulierung)

[_] gut [_] ausreichend [_] wngenligend
4.2 Pankreasgang

[_] gut [_] ausreichend [_] ungeniigend
4.3 Duodenum

[] gut [_] ausreichend [_] ungeniigend

Knochen ( im Knochenfenster )
5.1 BWK 12 (Kortikalis)

[_] gut [_] ausreichend [_] wngenligend

Abbildung 5. Bewertungsbogen der Patientenstudie. 20 anatomische Strukturen wurden anhand einer
3-stufigen Skala beurteilt beziiglich ihrer Abgrenzbarkeit im Kontext der Lokalisationsdiagnostik bei der
Hybridbildgebung. Modifiziert nach EUR16262 [46]




In dem Datenpool befanden sich 8 Untersuchungen mit | = 40 mA und | = 20 mA, die jeweils zum
gleichen Patienten gehdrten und weitere 4 Doppeluntersuchungen mit | =40 mA und | = 10 mA. Diese

Subkohorten wurden in der Auswertung zusatzlich separat betrachtet.

In einer weiteren Auswertung wurden simultan zwei CT-Datensatze auf zwei Befundungsmonitoren
nebeneinander gezeigt (im Folgenden als ,Side-By-Side” bezeichnet) [51-54]. Dafiir wurden noch
weitere Rohdaten von doppelt gescannten Patienten gesichert, sodass insgesamt
11 Doppeluntersuchungen mit | = 40 mA und | = 20 mA zur Verfligung standen (8 mannliche und
3 weibliche Patienten; Alterspanne 49 bis 81 Jahre, Median 68 Jahre, IQR 58 — 78 Jahre; bei allen
Patienten Somatostatin-Rezeptor-Szintigraphien). Die Datensidtze mit | = 40 mA und FBP-
Rekonstruktion wurden als Referenz genutzt und mit einem zweiten Datensatz des gleichen Patienten
mit Variation des Rohrenstroms und ASIR-Levels (bezeichnet als ,Alternative”) verglichen
(Alternativprotokolle waren | = 40 mA mit ASIR-50 % bzw. ASIR-100 % sowie | = 20 mA mit FBP,
ASIR-50 % bzw. ASIR-100 %). Dabei wurde die Referenzuntersuchung nach einem vorher festgelegten,
den Readern nicht bekannten Schema auf einem der beiden Monitore (rechts oder links) gezeigt. Bei
einem Patienten konnte die Milz nicht beurteilt werden (Z.n. Splenektomie). Die Antworten des
Erhebungsbogens wurden modifiziert, die Befunder sollten angeben, auf welchem Monitor die
Abgrenzbarkeit der Strukturen besser ist oder ob es keinen Unterschied zwischen den gezeigten
CT-Untersuchungen gibt (Antwortmoglichkeiten ,,Besser im linken Bild“, ,Besser im rechten Bild“,
,Kein Unterschied”, , Nicht Vorhanden auf beiden Bildern”). In der Auswertung wurden die

|II

interpretierten Antworten ,Alternativprotokoll besser als Standardprotokoll” und , Kein Unterschied
zwischen Alternativprotokoll und Standardprotokoll” zusammengefasst und bewertet als

»Alternativprotokoll besser oder gleichwertig zum Standardprotokoll”.

3.3 CT-Exposition

Das SPECT/CT Hybridsystem speichert nach jedem Scanvorgang automatisch die berechnete CT-
Exposition in einem Dosisreport. Diese Berechnung erfolgt auf der Basis von durch den Hersteller
durchgefiihrten Phantomuntersuchungen [49]. Die angezeigten CTDI,,; Werte wurden mit eigenen
Dosimetrie-Messungen verglichen. Die Messungen erfolgten mit zwei standardisierten
Messphantomen (Durchmesser 16 cm und 32 cm) und einem geeichten Dosimeter (DIADOS®,
PTW-Freiburg, Freiburg, Deutschland). Die Messung mit der lonisationskammer erfolgte nach der
Definition der IEC (siehe Kapitel 2.4.1 CTDI) an 5 verschiedenen Positionen: 1x zentral und 4x peripher.
Das 16 cm Messphantom entsprach den Absorptions- und Streuverhaltnissen des Kopf-Hals-Bereiches
eines Erwachsenen oder des Koérperstammes eines Kindes und das 32 cm Messphantom den

Absorptions- und Streuverhaltnissen des Korperstammes eines Erwachsenen. Der Rdhrenstrom
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(=10 mA, 40 mA, 80 mA, 120 mA) wurde variiert, die Rohrenspannung war konstant (U = 120 kVp).

Die Berechnung des Dosisindex erfolgte mithilfe der in Kapitel 2.4.1 beschriebenen Formel.

Die geschatzte Effektivdosis des Untersuchungsprotokolls fiir die Region des Abdomens mannlicher

und weiblicher Standardpatienten wurde mit der Software ,, CT-Expo™* berechnet [55].

3.4 Statistik

Die statistische Analyse erfolgte mit der Software ,Gnu R“ 3.1.2 (R Core Team 2014. R: A language and
environment for statistical computing. R Foundation for Statistical Computing, Vienna, Austria.
URL http://www.R-project.org) [56] und SPSS (IBM SPSS Statistics for Windows, Version 21.0, Armonk,
NY: IBM Corp.).

Phantomuntersuchungen: Die Korrelation zwischen Stromstarke und Bildrauschen oder CNR wurde
mit Regressionsanalysen untersucht. Mit dem t-Test und dem Friedman-Test fiir gepaarte Daten wurde
auf signifikante Unterschiede des Bildrauschens und CNR zwischen den unterschiedlichen Scan- und
Rekonstruktionsprotokollen gepriift. Die Ubereinstimmung wurde mit einer Bland-Altman-Analyse

bestimmt [57]. Alle Tests waren zweiseitig, ein p < 0,05 wurde als statistisch signifikant gewertet.

Patientenstudie: Auf signifikante Unterschiede im Blinded-Read zwischen den unterschiedlichen
CT-Rekonstruktionen wurde fir nicht-verbundene Daten mit dem Chi?- und fiir verbundene Daten
(Doppeluntersuchungen) mit dem McNemar-Test gepriift. Die Ubereinstimmung der Reader beim
Blinded-Read (Interrater-Reliabilitdat) wurde mit dem modifizierten Cohens Kappa-Koeffizienten nach
Brennan und Prediger bestimmt [58] und angelehnt an die Bewertungsrichtlinien von Landis und Koch
interpretiert: schlecht (0 - 0,20), ausreichend (0,21 - 0,40), mittelmaRig (0,41 - 0,60),
gut (0,61 - 0,80), exzellent (0,81 - 1,00) [59].
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4  Ergebnisse

4.1 Phantomuntersuchungen

Rauschen (Abbildung 6): Das Bildrauschen steigt generell mit sinkendem Réhrenstrom in mit FBP oder
ASIR rekonstruierten Bildern. Mit ASIR rekonstruierte Bilder haben bei sonst gleichen Scanparametern
weniger Rauschen als die mit FBP rekonstruierten Bilder. Mit zunehmendem ASIR-Level nimmt dabei
das Rauschen ab. Das Rauschen bei der Korpergeometrie ist deutlich hoher ausgepragt
(Abbildung 6B, D) als bei der Kopfgeometrie (Abbildung 6A, C). Die ROI-Untersuchung am
Homogenititsmodul zeigt, dass fiir das Rauschen erwartungsgemaR eine 1/+/I Abhangigkeit von der
Stromstirke besteht sowohl fur die Kopfgeometrie (R? = 0,95, p < 0,0001, Abbildung 6A), als auch fir
die Kérpergeometrie (R2=0,97, p < 0,0001, Abbildung 6B) des Phantoms. Im individuellen Vergleich ist
bei beiden Phantomgeometrien das Rauschen der mit ASIR-100 % rekonstruierten Bilder im Vergleich
zu Rekonstruktionen mit ASIR-50 % signifikant geringer (p < 0,0001). Das gemessene Rauschen wird
bei ASIR-50 % und gleicher Stromstdrke im Vergleich zu FBP um den Faktor 1,5 (Kopfgeometrie,
Abbildung 6C) und Faktor 1,4 (Kérpergeometrie, Abbildung 6D) verringert, bei ASIR-100 % um den
Faktor 2,5 (Kopfgeometrie, Abbildung 6C) und 2,0 (Kérpergeometrie, Abbildung 6D). Bei den mit
I =20 mA gemessenen und ASIR-50 % rekonstruierten Daten der Kopfgeometrie unterscheidet sich das
Rauschen nicht signifikant von Aufnahmen, die mittels | = 40 mA — 50 mA gemessen und mit FBP
rekonstruiert wurden (p 2= 0,33) (bei der Korpergeometrie | = 80 mA,
p = 0,06). Bei den Aufnahmen mit | = 20 mA und ASIR-100 %-Rekonstruktion ist das Rauschen bei
beiden Phantomgeometrien signifikant unter den Rauschleveln der FBP-Rekonstruktionen mit

| =120 mA (beide p = 0,04).

CNR: Das CNR steigt mit zunehmendem Rohrenstrom bei allen Dichteeinsédtzen (Teflon, Acryl, LDPE
und Luft) in den mit FBP und ASIR rekonstruierten Bildern. Bei der Kopfgeometrie gilt fir das CNR
folgender Zusammenhang: |CNR| ~ /I (R? > 0,94, p < 0,0001) (Abbildung 7A-D). Die CNR-Werte der
Dichteeinsdtze bei mit ASIR-50 % und ASIR-100 % rekonstruierten Bildern korrelieren linear mit den
CNR-Werten der mit FBP rekonstruierten Bilder (R? > 0,97, p < 0,0001). Die CNR-Werte der
unterschiedlichen Dichteeinsatze bei der Kopfgeometrie werden bei gleicher Stromstarke mit der
ASIR-50 %-Rekonstruktion im Mittel um einen Faktor von 1,43 verbessert im Vergleich zur
FBP-Rekonstruktion (Bereich: 1,42 - 1,45). Bei der ASIR-100 %-Rekonstruktion verbessert sich das CNR
um den Faktor 2,19 (Bereich: 2,15 - 2,32). Das CNR bei mit | = 20 mA gescannten und mit ASIR
rekonstruierten Bildern unterscheidet sich bei der Kopfgeometrie nicht signifikant von FBP-

Rekonstruktionen bei | =40 mA — 50 mA (ASIR-50 %) und | = 120 mA (ASIR-100 %) (beide p < 0,0001).

21



Allgemein ist das Kontrast-Rausch-Verhaltnis bei gleichen Stromstarken und
Rekonstruktionsparametern der Dichteeinsdtze bei der Kopfgeometrie signifikant besser als bei der
Kérperstammgeometrie (p < 0,0001). Auch die CNR-Werte der Dichteeinsitze bei der
Kérperstammgeometrie der mit ASIR-50 % und ASIR-100 % rekonstruierten Bilder korrelieren linear
mit den CNR-Werten der mit FBP rekonstruierten Bilder (R* > 0,94, p < 0,0001). Bei der
Kérpergeometrie wird das CNR um den Faktor 1,48 (Bereich: 1,46 - 1,49) bei ASIR-50 % und um 2,54
(Bereich: 2,51 - 2,57) bei ASIR-100 % im Vergleich zu FBP-Rekonstruktionen verbessert. Bei der
Korpergeometrie gibt es einen Wendepunkt zwischen | = 40 mA — 60 mA (abhédngig vom Material des
Dichteeinsatzes), in dem eine weitere Erhohung der Stromstdrke nicht zu einem weiteren

proportionalen Anstieg des CNR fiihrt (Abbildung 7E-H).
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Abbildung 6. [60] Oben: Abhdngigkeit des Bildrauschens vom Réhrenstrom bei U = 120 kVp, gemessen mit dem
Homogenitédtsmodul des Catphan-Phantoms (5 ROIs). Unten: Scatterplot Rauschen (FBP) vs. Rauschen (ASIR).
(A, C) Kopfgeometrie
(B, D) Kérperstammgeometrie

22



300

- CR - o
A B . °1 C D
bt s N
2 + % + -1 [ B
g - 8 = AL 3*{\2 s
. N + + + S ~ ° TR, T8¢
& 9 - ° “g\ﬁ — g ) g r  h.p  H—g
-8 At . - RN sz .| _Fq17\, Ti, 2
§ N ) = o b3 5 & g b a
S - 2| B 4 & S 3 A — R 3N A a
s £ 47+ X 2§ g £t ) a Sy S H » s <8 Lo+ i
e e g o) e ] g . e, Bg R :
g7 g0 g Cey gt g 3 g e 2 §1 S T
H 3 £ * N & i ~
27,7 - 8 5 A . ¥ b3 3 + : +
¥y A ’ 2 g ¢ 8 N &4 ®
o |t o —o— FBP o - —o— FBP —o— FBP + . o | ——FBP 4
814 8° —a— ASIR 50% RS o —a— ASIR 50% o | —&— ASIR50% b 8 —a— ASIR50% '
Lo --+-- ASIR 100% --+-- ASIR 100% P --+-- ASIR 100% X T | ——+-- ASIR100% ¥
T T T T T T T T T T T T T T T T T T T T T T T T
20 40 60 80 100 120 20 40 60 80 100 120 20 40 60 80 100 120 20 40 60 80 100 120
Stromstarke [mA] Stromstarke [mA] Stromstarke [mA] Stromstarke [mA]
"
E ~4 F ‘ G o
8 e S F
- * < EEE NN
t © i - ?\i TN e o
¢ ) B RN 8 el “¢a i
b P © P N T _ 84 3 8-8
H oG | P Eoal NP = - AN S g
& 4 il 5 » 8 g 71 Ny # 3 2 Y 4
g . e 81 g £ % s .8 3 N . c 8 Py 5 . -
: 8 . ' N Iy N . + & N u: g : a A Z 9 v ¥ c - N
< 1 ¥ 2 b z B s Q3 g .| <+ . a 3 ¥ a
& i & & + ¥ £ [SH + 3 e - ~ ?
g L/t s § “ 24 ' 8 b ° 31 N
1 8 2 g — . i +
14 2 I r & o F a--b N 4§ " S -
O & . ) Fr" AE| S 1 = b t
F R —* R P N AT 3 N
/ i H , ‘
ol 2 st —o—FBP {7y A —o— FBP w | ——FBP ¥ —o— FBP P
£ —o— ASIR 50% 18~ —o— ASIR50% 77 —o— ASIR50% 8] —4— ASIR50% R
& --+-~ ASIR 100% & --+-- ASIR 100% --+-- ASIR 100% '] --+-- ASIR 100% +
T T T v T T T T T T T T T T T T T T T T T T T T
20 40 60 80 100 120 20 40 60 80 100 120 20 40 60 80 100 120 20 40 60 80 100 120
Stromstarke [mA] Stromstérke [mA] Stromstarke [mA] Stromstirke [mA]

Abbildung 7. [60] Einfluss der Stromstdrke auf das Kontrast-Rausch-Verhdltnis (CNR) bei den unterschiedlichen
Dichteeinsdtzen Teflon, Acryl, LDPE und Luft (Material s. Achsenbeschriftung) im Phantom.

(A-D) Catphan-Phantom Kopfgeometrie

(E-H) Capthan-Phantom Kérperstammgeometrie

Hounsfield-Werte: In Tabelle 4 dargestellt sind die Ergebnisse der linearen Korrelationsanalysen
(angepasstes R?), die Differenzen der HU-Mittelwerte zwischen mit FBP und ASIR rekonstruierten
Bildern und die Ubereinstimmung (Bland-Altmann Analyse). Als Referenz sind die HU-Mittelwerte
(meanyy;) der mit FBP rekonstruierten Bilder (I = 120 mA, U = 120 kVp) dargestellt. Es zeigt sich eine
hohe Korrelation der HU-Mittelwerte der ROIs zwischen FBP- und ASIR-50 % / ASIR-100 %

Rekonstruktionen bei beiden Phantomgeometrien.

Abbildung 8 zeigt die Abhangigkeit der HU-Mittelwerte von der Stromstarke bei Teflon, Wasser und
Luft fur die Kopf- und Kérperstammphantomgeometrie (U = 120 kVp, FBP-Rekonstruktion). Bei der
Korperstammgeometrie ist eine beginnende Abweichung der HU-Mittelwerte ab etwa | £ 60 mA

erkennbar (p < 0,04). Bei der Kopfgeometrie ist dieser Effekt nicht zu beobachten.
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Tabelle 4. Einfluss der iterativen Rekonstruktion auf die HU-Werte. Vergleich von ASIR-50 % und ASIR-100 % mit
der FBP-Rekonstruktion [60].

Material ASIR- R? Differenz der HU-Mittelwerte HU-Mittelwert der FBP-
Level zwischen FBP und ASIR Rekonstruktion bei
[%] (Bland-Altmann Analyse) =120 mA und
U =120 kVp (Referenz)
Kopf-/ Kérper-  Kopfgeometrie Kérper- Kopf-/ Kérper-
geometrie geometrie geometrie
Acryl 50 0,999/ 0,999 0,31+0,32 0,28 £1,08 118,9/128,7
100 0,999 /0,993 0,63 £0,58 0,16 £ 10,02
H,0 50 0,999 / 0,999 0,01 +0,27 0,00 +1,30 2,6/10,3
100 0,988 /0,881 0,02+2,73 -0,09 + 22,68
LDPE 50 0,996 / 0,999 -1,30+ 2,10 -2,01+1,58 -86,8/-73,6
100 0,981 /0,974 -2,59+4,23 -4,17 +9,52
Teflon 50 0,994 / 0,999 -6,01 + 3,26 7,24 £ 4,08 912,8/873,4
100 0,997 / 0,998 -12,00+6,47 13,72+15,32
Uniform 50 0,999 /1,000 0,01 +0,20 0,014 + 0,57 10,1/14,2
100 0,999/ 0,994 -0,01+0,68 0,35+7,42
Luft 50 0,878 /0,999 7,25+3,75 -8,09+6,12 -945,3 /-934,9
100 0,890/ 0,996 1441+7,64 -18,45+16,94
TEFLON Wasser Luft
1A R1B {c
i —— —— A—Aﬂ—{—i—f—\g*—’i“—ﬁ 2 {3 —4— Kopf
_ o A< ° . 8 P —o— Korper
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Abbildung 8. [60] Einfluss der Stromstdrke auf die HU-Mittelwerte der Dichteeinsdtze Teflon (A), dem wasser-
dhnlichen Material im Randbereich (B) und Luft (C) bei beiden Phantomgeometrien (FBP-Rekonstruktion,
U = 120 kVp). Zu erkennen ist eine systematische Abweichung der HU-Mittelwerte bei niedrigen Stromstdrken
unter | £ 60 mA bei der Kérperstammgeometrie des Phantoms.
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4.2 Patientenstudie

4.2.1 ,0One-On-One” Variante

Fir die weitere Auswertung wurden die Strukturen ermittelt, die von beiden Readern im Low-Dose-CT
Standardprotokoll (Referenz) in mindestens 80 % der Falle als ,,gut” oder ,ausreichend” differenzierbar
beurteilt wurden [61]. Die Antworten gute und ausreichende Differenzierbarkeit wurden hierfir
zusammengefasst. Die 80 % - Grenze war eine willkiirliche Festlegung in dieser Arbeit. 13 der
urspriinglichen 20 Strukturen erfillten das Kriterium. Diese wurden in drei Gruppen unterteilt:
Organstrukturen (n = 5), GefaRstrukturen (n = 7) und Knochenstrukturen (n = 1). Tabelle 5 zeigt den
Anteil [%] der insgesamt ausreichend differenzierbaren Strukturen im ,,0One-On-One” Blinded-Read fiir
das Standardprotokoll mit | = 40 mA und FBP-Rekonstruktion. 3 Strukturen sind durchgangig von
beiden Readern nicht abgrenzbar (Pankreasgang, R1/R2: 0,0 % / 0,0 %; Ductus choledochus,
R1/R2: 2,5 % / 0,0 % und Pfortaderaste, R1/R2: 7,5 % / 0,0 %).

Organstrukturen (Abbildung 9, Tabellen 11 - 13): Bei der Standardrekonstruktion (FBP) sinkt die
Differenzierbarkeit mit sinkendem Strom bei beiden Readern signifikant (alle p < 0,02). Die Reduktion
ist bei Reader 1 generell groRer als bei Reader 2. Mit Einsatz von ASIR steigt die Differenzierbarkeit
insgesamt an. Dabei steigt sie mit ASIR-100 % generell mehr an als mit ASIR-50 % im Vergleich zu FBP.
Der Unterschied zwischen FBP und ASIR ist bei reduzierter Stromstarke (1=20 mA und | =10 mA) gréRer
als bei I =40 mA. Zwischen dem Standardprotokoll (I = 40 mA mit FBP-Rekonstruktion) und reduzierter
Dosis (I = 20 mA) mit Einsatz von ASIR-100 % besteht nur ein geringer, nicht signifikanter Unterschied
bei beiden Readern (R1: A=-0,5%, p=1,00, R2: A=+1,1%, p = 1,00). Dies ist auch bei der Subkohorte
mit den Doppeluntersuchungen der Fall (R1: A =-0,0 %, p = 1,00, R2: A =-2,5 %, p = 1,00). Bei halber
Dosis und ASIR-50 % gibt es einen Unterschied zwischen den Readern: Bei Reader 1 ist der Unterschied
signifikant (alle Untersuchungen: A = -26,2 %, p < 0,01 und Doppeluntersuchungen 40 mA vs. 20 mA:
A=-20,0%, p=0,04), bei Reader 2 ist der Unterschied weiterhin nicht signifikant (alle Untersuchungen:
A =-3,5%, p=0,32 und Doppeluntersuchungen 40 mA vs. 20 mA: A =-5,0 %, p = 0,63). Bei weiterer
Reduktion der Stromstarke auf | = 10 mA wird die Beurteilung deutlich schlechter. Beim Vergleich des
Referenzprotokolls und zusatzlicher ASIR-Rekonstruktion (40 mA mit ASIR-50 % und 40 mA mit ASIR-
100 %) steigt die Differenzierbarkeit nur bei Reader 1 und ASIR-100 % signifikant an (A = +4,1 %,

p = 0,03), sonst sind die Unterschiede nicht signifikant.
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Tabelle 5. Beurteilung der Strukturen im Blinded-Read ,,One-On-One“-Verfahren (Low-Dose-CT Standardprotokoll
mit | = 40 mA und FBP-Rekonstruktion). Die Antworten gut und ausreichend wurden zusammengefasst,
Datenumfang: 40 Patienten [61].

Struktur Gruppe Differenzierbare Differenzierbare Interrater-
Strukturen [%] Strukturen [%] Reliabilitat
Reader 1 Reader 2 (Kappa) [61]
Milzkontur Organstrukturen 100 100 1,00
Milzparenchym Organstrukturen 86,8 100 0,74
Nierenparenchym Organstrukturen 100 100 1,00
Nierenkelchsystem Organstrukturen 100 100 1,00
Nebennieren Organstrukturen 85,0 80,0 0,70
Nebennierenschenkel - 60,0 37,5 0,25
Pankreasrand - 70,0 97,5 0,45
Duodenum - 92,5 77,5 0,70
Arteria mesenterica Gefalistrukturen 97,5 100 0,95
superior
Truncus coeliacus Gefallstrukturen 92,5 100 0,85
(Ursprung)
Milzarterie (im Milzhilus) GefaBstrukturen 92,1 81,6 0,79
Aorta und untere Hohlvene  Gefal3strukturen 97,5 100 0,95
Nierenarterien Gefallstrukturen 87,5 80,0 0,75
Nierenvenen Gefallstrukturen 100 100 1,00
Ureter (proximaler Teil) Gefallstrukturen 95,0 100 0,90
Ductus hepaticus - 47,5 62,5 0,50
communis
Ductus choledochus (im - 2,5 0,0 0,95
Pankreasparenchym)
Pfortaderaste - 7,5 0,0 0,85
Pankreasgang - 0,0 0,0 1,00
BWK-12 Knochenstrukturen 100 100 1,00
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Abbildung 9. Patientenstudie, Blinded-Read "One-On-One“-Variante: Anteil der differenzierbaren

Organstrukturen bei drei unterschiedlichen Stromstdrken (I = 40 mA, | = 20 mA, | = 10 mA) und drei
Rekonstruktionsvarianten (FBP, ASIR-50 %, ASIR-100 %) fiir Reader 1 (R1) und Reader 2 (R2). Eingezeichnet ist
jeweils die Differenz zwischen dem Standardprotokoll (I = 40 mA mit FBP-Rekonstruktion) und dem Scanprotokoll
mit reduzierter Dosis.

(A, D): alle Untersuchungen,
(B, E): Patienten mit Doppeluntersuchungen 40 mA /20 mA und
(C, F) Patienten mit Doppeluntersuchungen 40 mA / 10 mA.

Gefallstrukturen (Abbildung 10, Tabellen 11 - der

13): Die Differenzierbarkeit sinkt bei
Standardrekonstruktion (FBP) mit kleiner werdendem Strom bei beiden Readern (alle Untersuchungen
einschlieRend: p < 0,01). Bei reduziertem Strom und Einsatz von ASIR steigt die Erkennbarkeit im
Vergleich zu FBP generell an, wobei der Anstieg mit ASIR-100 % grofer ist als mit ASIR-50 %. Zwischen
dem Standardprotokoll (I = 40 mA mit FBP) und halbiertem Réhrenstrom (I = 20 mA) mit Einsatz von
ASIR-100 % besteht eine signifikante Abnahme der Differenzierbarkeit der GefalRstrukturen bei beiden
Readern (R1: A =

-9,0 %, p = 0,01, R2: A = -13,6 %, p < 0,01). In der Subkohorte mit

Doppeluntersuchungen ist der Unterschied zum Standard hingegen nicht signifikant (R1: A = -1,8 %,
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p = 1,00, R2: A = -8,9 %, p = 0,23). Weiterhin gibt es in der Subkohorte mit Doppeluntersuchungen
keinen signifikanten Unterschied zwischen Standard und halber Dosis (I = 20 mA) mit ASIR-50 % bei
Reader 1 (A =-10,7 %, p = 0,24). Bei den anderen Variationen von Stromstarke und ASIR-Level sinkt die

Differenzierbarkeit signifikant im Vergleich zur Standardrekonstruktion.
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Abbildung 10. Patientenstudie, Blinded-Read "One-On-One“-Variante: Anteil der differenzierbaren
Gefdf3strukturen bei drei unterschiedlichen Stromstdrken (I = 40 mA, | = 20 mA, | = 10 mA) und drei
Rekonstruktionsvarianten (FBP, ASIR-50 %, ASIR-100 %) fiir Reader 1 (R1) und Reader 2 (R2). Eingezeichnet ist
jeweils die Differenz zwischen dem Standardprotokoll (I = 40 mA mit FBP-Rekonstruktion) und dem Scanprotokoll
mit reduzierter Dosis.

(A), (D): alle Untersuchungen.
(B), (E): Doppeluntersuchungen 40 mA / 20 mA.
(C), (F): Doppeluntersuchungen 40 mA / 10 mA.
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Knochenstruktur (Abbildung 11, Tabellen 11 - 13): Bei beiden Readern besteht mit Einsatz der
Rekonstruktion ASIR-50 % kein Unterschied zum Standard bei Reduzierung des Stroms auf | = 20 mA

oder | =10 mA. Dies ist auch der Fall in der Subkohorte mit den Doppeluntersuchungen.

Reader 2 beurteilt alle Aufnahme- (I =40 mA, | =20 mA, | = 10 mA) und Rekonstruktionsvarianten (FBP,
ASIR-50 %, ASIR-100 %) ohne signifikanten Unterschied zum Standard (alle A = 0 %). Der Reader ist
somit invariant bezlglich einer Veranderung des Rohrenstroms oder des Rekonstruktionsprotokolls.
Eine Analyse der Einzelantworten zeigt jedoch, dass der Anteil der ,gut” bewerteten Strukturen mit
abnehmenden Réhrenstrom generell sinkt (Abbildung 12-A). Gleichzeitig ist eine Zunahme der als
"ausreichend" beurteilten Strukturen zu beobachten (Abbildung 12-B). Beide Effekte kompensieren

einander und ergeben in der summativen Darstellung die beobachte Indifferenz des Befunders.
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Abbildung 11. Patientenstudie, Blinded-Read "One-On-One“-Variante: Anteil der differenzierbaren
Knochenstruktur bei drei unterschiedlichen Stromstdrken (I = 40 mA, | = 20 mA, | = 10 mA) und drei
Rekonstruktionsvarianten (FBP, ASIR-50 %, ASIR-100 %) fiir Reader 1 (R1) und Reader 2 (R2). Eingezeichnet ist
jeweils die Differenz zwischen dem Standardprotokoll (I = 40 mA mit FBP-Rekonstruktion) und dem Scanprotokoll
mit reduzierter Dosis.
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(A), (D): alle Untersuchungen.
(B), (E): Doppeluntersuchungen 40 mA / 20 mA.
(C), (F): Doppeluntersuchungen 40 mA / 10 mA.
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Abbildung 12. Patientenstudie, Blinded-Read "One-On-One“-Variante: Beurteilung der Knochenstruktur von
Reader 2 (alle Untersuchungen) bei drei unterschiedlichen Stromstdrken (I = 40 mA, | = 20 mA, | = 10 mA) und drei
Rekonstruktionsvarianten (FBP, ASIR-50 %, ASIR-100 %). Die Beurteilungen ,gut” (A), ,,ausreichend” (B) und
Lungeniigend” (C) sind separat dargestellt.

4.2.2 ,Side-By-Side” Variante

Organstrukturen (Abbildung 13, Tabelle 14): Der Anteil der von den Readern als gleichwertig oder
besser darstellbar befundenen Organstrukturen bei halber Dosis (I = 20 mA) im direkten Vergleich mit
dem Standardprotokoll (I =40 mA & FBP) sinkt mit kleiner werdendem ASIR-Level und ist bei der FBP-
Rekonstruktion am geringsten, bei ASIR-100 % am groRten (R1/R2: 89,58 % / 68,75 %). Reader 2 ist
generell kritischer bei der Beurteilung der Organstrukturen. Bei Anwendung der ASIR-Rekonstruktion
ohne Reduktion des Rohrenstroms (Vergleich von | = 40 mA und FBP mit | = 40 mA und ASIR-50 % /

ASIR-100 %) zeigt sich, dass beide Reader alle Organstrukturen als gleichwertig oder besser

differenzierbar beurteilen.

Gefallstrukturen (Abbildung 14, Tabelle 14): Auch bei den Gefa3strukturen ist im direkten Vergleich
des Standardprotokolls mit den drei alternativen Untersuchungsprotokollen halber Dosis der Anteil
der als gleichwertig oder besser differenzierbar beurteilten Strukturen bei Einsatz von ASIR-100 % am
groften (R1/R2: 86,96 % / 73,91 %) und nimmt mit sinkendem ASIR-Level ab. Bei Anwendung der ASIR-
Rekonstruktion ohne Reduktion des R6hrenstroms bewerten beide Reader alle GefaBstrukturen als

gleichwertig oder besser differenzierbar.
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Organstrukturen (I = 20mA)
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Abbildung 13. Patientenstudie, Blinded-Read "Side-By-Side“-Variante: Anteil der Organstrukturen, die in den drei
alternativen Rekonstruktionen (FBP, ASIR-50 %, ASIR-100 %) bei halber Dosis (I = 20 mA) gleichwertig oder besser
differenzierbar waren im direkten Vergleich mit dem Standardprotokoll (I = 40 mA und FBP).
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Abbildung 14. Patientenstudie, Blinded-Read "Side-By-Side“-Variante: Anteil der Geféfsstrukturen, die in den drei
alternativen Rekonstruktionen (FBP, ASIR-50 %, ASIR-100 %) bei halber Dosis (I = 20 mA) gleichwertig oder besser
differenzierbar waren im direkten Vergleich mit dem Standardprotokoll (I = 40 mA und FBP).

Knochenstruktur (Abbildung 15, Tabelle 14): Bei halber Dosis sinkt mit zunehmendem ASIR-Level der
Anteil der im Vergleich zum Standardprotokoll als gleichwertig oder besser differenzierbar beurteilten
Knochenstruktur. Bei Anwendung der ASIR-Rekonstruktion ohne Reduktion des Rohrenstroms
beurteilt Reader 1 fast alle Bilder als schlechter differenzierbar. Reader 2 beurteilt die Halfte der Bilder

bei ASIR-100 % als gleichwertig oder besser, bei ASIR-50 % alle Bilder als gleichwertig oder besser.
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Knochenstruktur (| = 20mA)
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Abbildung 15. Patientenstudie, Blinded-Read "Side-By-Side“-Variante: Anteil der Knochenstruktur, die in den drei
alternativen Rekonstruktionen (FBP, ASIR-50 %, ASIR-100 %) bei halber Dosis (I = 20 mA) gleichwertig oder besser
differenzierbar war im direkten Vergleich mit dem Standardprotokoll (I = 40 mA und FBP).

4.3 Bildbeispiele

Bildbeispiel Nebenniere (Abbildung 16): Mit steigendem ASIR-Level lasst sich die Nebenniere besser
von den umgebenden Strukturen abgrenzen und das Bildrauschen nimmt ab. Bei ASIR-100 % ist das
Rauschen am geringsten wahrzunehmen. Mit Herabsetzung des Stroms steigt das Rauschen und ist bei
| = 10 mA am starksten. Die Organgrenzen der Nebenniere und der umgebenden Organe sind hier
schlecht wahrzunehmen und nicht mehr gut voneinander zu unterscheiden. Mit Einsatz von ASIR wird
das empfundene Rauschen auch bei dem niedrigsten Strom (I = 10 mA) reduziert, die Organgrenzen
bleiben aber weiterhin schlecht abgrenzbar. Die Wertung der Reader wird mit abnehmenden
Rohrenstrom schlechter, Untersuchungen mit | = 10 mA werden generell als nicht ausreichend
bewertet (Tabelle 6). Das Level der ASIR-Rekonstruktion beeinflusst in diesem Beispiel nur bei

| =40 mA das Rating der Reader (mit einer Ausnahme bei | = 10 mA und ASIR-100 %).

Tabelle 6. Wertung der Struktur Nebenniere (Reader 1 / Reader 2)

FBP ASIR-50 % ASIR-100 %
40 mA ausreichend / ausreichend  gut / ausreichend gut / gut
20 mA ausreichend / ausreichend ausreichend / ausreichend ausreichend / ausreichend
10 mA ungeniigend / ungeniigend ungentigend / ungeniigend ausreichend / ungeniigend
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Bildbeispiel Ureter (Abbildung 17): Ubereinstimmend mit dem vorherigen Beispiel sinkt auch hier das
erkennbare Bildrauschen mit zunehmendem ASIR-Level und Rohrenstrom. Bei den FBP-
Rekonstruktionen sinkt die Abgrenzbarkeit des Ureters von dem rauschenden Fetthintergrund mit
sinkendem Strom. Mit zunehmendem ASIR-Level wird das Rauschen reduziert und der Ureter
gegeniber dem Hintergrund besser kontrastiert. Bei | = 10 mA ohne Einsatz der ASIR-Rekonstruktion
ist der Ureter schlecht von dem Fettgewebe im Hintergrund zu unterscheiden. Weiterhin ist erkennbar,
dass bei der Aufnahme mit | = 10 mA der Durchmesser des Ureters groRer ist, als bei den anderen
Aufnahmen mit mehr Ro6hrenstrom. Ein Grund konnte sein, dass die Untersuchung mit
| = 10 mA sieben Monate versetzt erfolgte, wahrend die beiden anderen Untersuchungen (I = 20 mA
und | = 40 mA) am selben Tag erfolgten und somit die klinischen / anatomischen Gegebenheiten

unterschiedlich waren.

Tabelle 7. Wertung des Ureters (Reader 1 / Reader 2)

FBP ASIR-50 % ASIR-100 %
40 mA ausreichend / gut gut / ausreichend gut / ausreichend
20 mA ungeniigend / ausreichend ausreichend / ausreichend ausreichend / gut
10 mA ungenigend / ungenitigend ungentigend / ungeniigend ungeniigend / ausreichend

Bildbeispiel Knochen (Abbildung 18): Mit steigendem ASIR-Level nimmt die Weichzeichnung zu, man
erkennt einen Verlust der Texturierung (z.B. an der Knochenspongiosa). Die Weichzeichnung ist bei
ASIR-100 % deutlich starker als bei ASIR-50 % wahrzunehmen. Auch die Knochenkanten wirken bei der
ASIR Rekonstruktion unscharfer als bei der FBP Rekonstruktion. Bei | = 10 mA sind zunehmend

CT- Streifenartefakte zu erkennen (auch bei den ASIR Rekonstruktionen).

Tabelle 8. Wertung der Knochenstruktur (Reader 1 / Reader 2)

FBP ASIR-50 % ASIR-100 %
40 mA gut / gut gut / gut ungentigend / gut
20 mA gut / gut gut / gut ausreichend / gut
10 mA ungeniigend / ausreichend ausreichend / gut ausreichend / gut
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Nebenniere

ASIR 50% ASIR 100%

Abbildung 16. Bildbeispiel Nebenniere. Gezeigt werden Untersuchungen eines Patienten (mdnnlich, BMI: 28,41)
von Low-Dose-CT Aufnahmen auf Héhe der Nebennieren mit unterschiedlichen Stromstdrken (I = 40 mA,
I =20 mA, | = 10 mA) und jeweils drei Rekonstruktionen (FBP, ASIR-50 %, ASIR-100 %). Die drei Untersuchungen
wurden zu unterschiedlichen Zeitpunkten durchgefiihrt (Untersuchungen mit | =40 mA und | = 20 mA am gleichen
Tag, 7 Monate spéter Untersuchung mit | = 10 mA). Indikation: Somatostatin-Rezeptor-Szintigraphien. Die
Referenzaufnahme des Standardprotokolls mit | = 40 mA und FBP-Rekonstruktion befindet sich oben links.
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Ureter

ASIR 50% ASIR 100%

Abbildung 17. Bildbeispiel Ureter (Pfeil). Gezeigt werden Untersuchungen eines Patienten (mdnnlich, BMI: 28,41)
von Low-Dose-CT Aufnahmen mit unterschiedlichen Stromstdrken (I = 40 mA, | = 20 mA, | = 10 mA) und jeweils
drei Rekonstruktionen (FBP, ASIR-50 %, ASIR-100 %). Die drei Untersuchungen wurden zu unterschiedlichen
Zeitpunkten durchgefiihrt (Untersuchungen mit | = 40 mA und | = 20 mA am gleichen Tag, 7 Monate spdter
Untersuchung mit | = 10 mA). Indikation: Somatostatin-Rezeptor-Szintigraphien. Die Referenzaufnahme des
Standardprotokolls mit | = 40 mA und FBP-Rekonstruktion befindet sich oben links.
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Knochen

ASIR 50% ASIR 100%

Abbildung 18. Bildbeispiel Knochen. Gezeigt werden Untersuchungen eines Patienten (mdnnlich, BMI: 20,52) von
Low-Dose-CT Aufnahmen mit unterschiedlichen Stromstdrken (I = 40mA, | = 20mA, | = 10mA) und jeweils drei
Rekonstruktionen (FBP, ASIR-50 %, ASIR-100 %). Die drei Untersuchungen wurden zu unterschiedlichen
Zeitpunkten durchgefiihrt (Untersuchungen mit | = 40 mA und | = 20 mA am gleichen Tag, Untersuchung mit
I = 10 mA im Abstand von drei Monaten). Indikation: Somatostatin-Rezeptor-Szintigraphien. Die
Referenzaufnahme des Standardprotokolls mit | = 40 mA und FBP-Rekonstruktion befindet sich oben links.
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4.4  CT-Exposition
Die Werte des gemessenen CTDI,,; korrelieren bei beiden CTDI-Messphantomen mit den Werten aus

dem Dosisreport (Tabelle 9). Bei der Kopfgeometrie (16 cm - Messphantom) ist die Dosis-Exposition im
Bereich zwischen 3,70 mGy - 42,00 mGy (Kérpergeometrie: 1,87 mGy - 20,77 mGy;
U = 120 kVp). Der Zusammenhang fir die Kopfgeometrie ist CTDl,; pessung = —0,184 + 1,013 *
CTDlyoyposisrepore  (R2 = 1,00, p = 2,28¢7°) und CTDlyopmessung = —0,115 4 1,034 *

CTDlyo1,posisreport (R*=0,99, p = 1,96e %) fiir die Kdrpergeometrie.

Tabelle 10 zeigt die mit der Software CT-Expo [55] berechneten Effektivdosen fiir das Abdomen eines

mannlichen und weiblichen Standardpatienten.

Tabelle 9. Gemessene Dosis des Kopf- und Kérperstamm-CTDI-Messphantoms fiir vier unterschiedliche
Stromstdrken (I =10 mA, | =40 mA, | =80 mA, | =120 mA), U = 120 kVp [60].

Rohrenstrom CTDI-Phantom Kopf Abweichung CTDI-Phantom Korper Abweichung
[mA] CTDI o1 messung [%] CTDIyo1messung (%]
(CTDI,01,posisreport) [MGY] (CTDI ;0 posisreport)

[mGy]
10 3,70 (3,53) +4,6 1,87 (1,78) +4,6
40 14,07 (14,12) -0,4 6,93 (7,12) -2,7
80 28,03 (28,25) -0,8 13,93 (14,24) -2,2
120 42,00 (42,37) -0,9 20,77 (21,36) -2,7

Tabelle 10. Berechnete Effektivdosis fiir das Abdomen eines ménnlichen und
weiblichen Standardpatienten bei drei unterschiedlichen Stromstérken
(1=10 mA, | =40 mA, | =80 mA) und U = 120 kVp [55, 60].

mA Effektivdosis Abdomen

Mann / Frau [mSv]

80 3,0/3,5
40 1,5/1,7
10 0,4/0,4
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5 Diskussion

In dieser Arbeit wurde untersucht, ob sich die Strahlendosis von Low-Dose-CT Untersuchungen im
Rahmen der Hybridbildgebung unter Anwendung des iterativen Bildrekonstruktionsalgorithmus ASIR
weiter senken ldsst und wie sich der Algorithmus auf die Bildqualitdt auswirkt. In einem ersten
Abschnitt der Studie wurden ausgewahlte objektive Parameter der Bildqualitat (Bildrauschen, CNR und
HU-Werte) bei verschiedenen ASIR-Leveln und unterschiedlichen Rohrenstromen miteinander
verglichen. Hierfir wurden CT-Aufnahmen eines standardisierten Phantoms (Catphan 500,
The Phantom Laboratory, Salem, NY, USA) durchgefiihrt. Dieses Phantom oder ein dhnliches Modell
wurde in zahlreichen anderen Publikationen ebenfalls flir die Erhebung objektiver Messwerte
verwendet [37, 62-65]. Weiterhin wurde das Messphantom mit einem zusatzlichen Ring versehen, um

eine hohere Abschwachung und Streuung der Rontgenstrahlen zu simulieren.

Die Phantomstudie zeigt, dass der verwendete Rohrenstrom, der ASIR-Level und die
Phantomgeometrie Einfluss auf das Bildrauschen haben. Wie erwartet, sinkt das gemessene
Bildrauschen bei steigenden Réhrenstrom, da mehr Photonen zur Bildgebung beitragen. Weiterhin
sinkt das Bildrauschen umso mehr, je groRer der ASIR-Level gewahlt wird, die Rekonstruktionen mit
ASIR-100 % weisen somit das geringste Rauschen auf. Die iterativ rekonstruierten Bilder weisen bei
gleichen Stromstarken generell ein geringeres Rauschen als mit FBP rekonstruierte Bilder auf. Auch das
CNR verbessert sich bei beiden Phantomgeometrien mit steigendem ASIR-Level und bei hdheren
Stromstarken. Die Ergebnisse decken sich mit Messungen anderer Publikation wie Flicek et al. [66],
Fantacci et al. [63], Barca et al. [65] oder Su et al. [67]. Der gezeigte Wendepunkt des CNR bei der
Kérpergeometrie im Bereich zwischen 40 mA — 60 mA lasst sich durch die Methode der Berechnung
des CNR erkldren: Die ROIs im Randbereich (Hintergrund-ROls; Material mit einer dem Wasser
dhnelnden Réntgenabschwachung) dienten als Referenz fiir die Berechnung des CNR. Die gemessenen
HU-Werte dieser ROIs besitzen im Bereich zwischen 40 mA — 60 mA bei der Kérpergeometrie ein
lokales Maximum. Der ASIR-Algorithmus hatte keinen Einfluss auf die mittleren HU-Werte der beiden
Phantomgeometrien. Jedoch lieR sich eine signifikante Abweichung der HU-Werte bei der
Korpergeometrie flir Aufnahmen mit einem Réhrenstrom < 60 mA beobachten (HU-Bias). Dieser Effekt
wurde auch von anderen Autoren wie Xia et al. [21] oder Fahey et al. [68] beschrieben, trat jedoch bei
abweichenden Dosiswerten auf. Ein Grund kann sein, dass die Untersuchungen mit anderen
Phantomgeometrien erfolgten. Xia. et al. benutzte weiterhin ein Simulationsprogramm fiir die Studie
[60]. Bei der Hybridbildgebung kann eine Abweichung der HU-Werte relevant sein, da die CT-Daten
auch zur Schwachungskorrektur der SPECT-Daten benutzt werden kénnen. Dieser Einfluss wurde von
GroRer et al. anhand SPECT-Phantommessungen genauer untersucht [60]. Bei der Variante eines

SPECT-Phantoms, das der Kérpergeometrie eines adipdsen Menschen entsprechen soll, wurde eine
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signifikante Abweichung der HU-Werte bei niedrigen Rohrenstromen beschrieben, die sich auf die
rekonstruierten pu-maps (< 50 mA) und SPECT-Datenséatze (< 20 mA) libertragen. Somit zeigt sich eine
mogliche Limitation der Dosissenkung in der Hybridbildgebung, sofern die CT-Daten fiir die
Schwachungskorrektur benutzt werden sollen. Eine Ausnahme kdnnten Untersuchungen von Kindern
oder schlanken Patienten sein, da bei der Kopfgeometrie des Phantoms kein wesentlicher HU-Bias bei

niedrigen Dosen gesehen wurde und somit auch die SPECT-Datensatze nicht verfadlscht werden.

Die Phantomuntersuchungen zeigen, dass mit Einsatz der ASIR-Rekonstruktion die Dosis verringert
werden kann, ohne das Rauschlevel oder CNR signifikant zu verschlechtern. Eine andere
Anwendungsmoglichkeit ist, bei gleich bleibender Dosis eine bessere Bildqualitat zu erhalten, wobei
das Rauschen reduziert und das CNR verbessert wird. Der Vergleich der Kopf- / K&rper-geometrie des
Phantoms zeigt, dass die gemessenen Rauschwerte der Kopfgeometrie bei identischen
Scanparametern niedriger sind und das CNR grofSer ist. Dies kann begriindet werden durch den
geringeren Durchmesser der Kopfgeometrie, die eine geringere Streustrahlung hat und insgesamt
mehr Photonen am Detektor ankommen. Es reichen ein niedrigerer Rohrenstrom und somit auch eine

geringere Dosis aus, um die gleichen Rauschwerte der Korpergeometrie zu erreichen.

Auf Basis dieser objektiven Messwerte mittels Phantomuntersuchungen sollte in einem zweiten
klinischen Abschnitt validiert werden, inwiefern die Ergebnisse mit einer Beurteilung der Bildqualitat
durch Radiologen korrelieren. Mittels einer Blinded-Read Studie wurde die Detektierbarkeit von
intraabdominellen Organ-, Gefal3- und Knochenstrukturen im Kontext der Hybridbildgebung beurteilt.
Eine gute Detektierbarkeit ist Voraussetzung, um die Anhaufung eines Radiopharmakons bestimmten
Korperstrukturen sicher zuordnen zu kénnen. Die Untersuchungen erfolgten anhand retrospektiver
Auswertung klinischer Low-Dose-CT Untersuchungen des Abdomens, die mit Rohrenstromen von
| =40 mA, | = 20 mA und | = 10 mA im Rahmen der Hybridbildgebung durchgefiihrt wurden. Die
automatische Rohrenstrommodulation wurde nicht benutzt, was bedeutet, dass der Rohrenstrom
wahrend einer Untersuchung durchgangig konstant blieb. Dadurch sollte der Vergleich zwischen
definierten Dosisabstufungen moglich werden. Zum Vergleichsstandard wurde das klinische
Hybridbildgebung-Low-Dose-Routineprotokoll der Nuklearmedizin an der Otto-von-Guericke-
Universitdt mit | = 40 mA und FBP-Rekonstruktion gewahlt. Eine Definition fiir die Dosis einer
,Low-Dose“-Untersuchung wurde im Rahmen der Literaturrecherche nicht gefunden. Viele Autoren
verwenden den Begriff ,Low-Dose” bei neuen CT-Untersuchungsprotokollen, die mit deutlich weniger
Dosis durchgefiihrt werden als das bisherige Standardprotokoll der jeweiligen Klinik. Als Beispiel sind
die Rohrenstréme der beschriebenen Low-Dose-CT Protokolle im Bereich 75 — 500 mA
(Untersuchungen des Abdomens) [69], 69 — 228 mA (Abdomen) [70], 20 — 350 mA (Abdomen) [71],
100 — 650 mA (Abdomen) [19], 60 — 80 mA (Thorax) [72], 80 — 150 mA (Lendenwirbelsdule) [73] oder
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80 — 450 mA (Halswirbelsaule) [74] und somit in deutlich héheren Bereichen als das Referenzprotokoll
dieser Arbeit. Ein Grund ist, dass die anderen Autoren die CT-Untersuchungen im Rahmen der
diagnostischen Bildgebung (zum Beispiel zum Auffinden von Tumorldsionen oder Frakturen)
durchfiihren und somit hohere Anforderungen an die Bildqualitdt haben als diese Arbeit, welche nur
die Lokalisationsdiagnostik von Strukturen im Rahmen der Hybridbildgebung beinhaltet. Weiterhin
verwendeten die meisten Autoren die automatische R6hrenstrommodulation und legten vorher einen
definierten Rauschindex fest. In dieser Arbeit wurde mit festen Rohrenstrémen gearbeitet, da das

gegebene Low-Dose Standardprotokoll keine automatische Dosismodulation beinhaltet.

Flr die Auswertung des Blinded-Read wurden zunachst alle Strukturen isoliert, die von beiden Readern
im Referenzprotokoll (I = 40 mA, FBP-Rekonstruktion) in mindestens 80 % der Falle als ausreichend
oder gut differenzierbar beurteilt wurden. Die 80 %-Grenze war eine willkiirliche Festlegung dieser
Arbeit. Durch sie sollten die im Referenzprotokoll zuverlassig erkennbaren Strukturen identifiziert
werden, damit die Ergebnisse nicht durch das Raten der Reader bei durchgehend sehr schlecht
detektierbaren Strukturen verfilscht werden [61]. 13/20 Strukturen erflllten das Kriterium.
3/20 Strukturen waren fast durchgehend als ,ungentgend abgrenzbar” beurteilt worden
(Pankreasgang, Ductus choledochus, Pfortaderaste). Es handelt sich hierbei um kleine Strukturen ohne
groBen Gewebekontrast. Der groRe Anteil an nicht hinreichend erkennbaren Strukturen (7/20) im
Standardprotokoll kann damit erklart werden, dass die Auswahl der anatomischen Strukturen fir diese
Studie anhand der EU-Richtlinie EUR16262 [46] zur Abgrenzbarkeit anatomisch definierter Strukturen
als MaR der Bildqualitat erfolgte, welche fiir die diagnostische CT-Bildgebung mit normalerweise
deutlich héheren Rohrenstromen erstellt wurde. Diese Richtlinie wurde auch von vielen anderen
Autoren als Grundlage fir ein Blinded-Read verwendet [18, 53, 62, 71, 73]. Speziell fiir die Low-Dose-
CT Bildgebung publizierte Richtlinien wurden bei der Literaturrecherche nicht gefunden und sind dem
Autor nicht bekannt. Die isolierten Strukturen wurden fiir die weitere Auswertung in drei Gruppen
unterteilt: Organstrukturen (n = 5), GefaBstrukturen (n = 7) und Knochenstrukturen (n = 1). Die
Unterteilung erfolgte dabei nach der Beschaffenheit der Strukturen (Strukturen mit Lumen, ohne
Lumen, Knochen) mit der Vorstellung, dass der Einfluss der ASIR-Rekonstruktion auf die einzelnen
Gruppen unterschiedlich ist und somit auch gezieltere Empfehlungen beziglich optimierter
Scanprotokolle gegeben werden kénnen. Durch die Gruppierung wurde jedoch der Einfluss von ASIR
auf die einzelnen Strukturen auBer Acht gelassen. Somit kann es sein, dass z.B. die Detektierbarkeit
bestimmter Strukturen bei Reduzierung des Roéhrenstroms nicht von der ASIR-Rekonstruktion

profitiert, obwohl die Detektierbarkeit in der Gruppe insgesamt zunimmt.

Generell verschlechtert sich die Abgrenzbarkeit der Strukturen mit sinkendem Réhrenstrom bei sonst

identischen Scanparametern. Bei der Beurteilung der Organstrukturen besteht kein signifikanter
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Unterschied zwischen halber Dosis (I = 20 mA) mit ASIR-100 % und dem Standardprotokoll (I = 40 mA
und FBP) (auch in der Subkohorte mit den Doppeluntersuchungen). Mit ASIR-50 % besteht jedoch ein
signifikanter Unterschied der Erkennungsrate zum Standardprotokoll bei einem der beiden Reader.
Dies kann daran liegen, dass die Reader die Frage nach der Detektierbarkeit der Strukturen im Kontext
der Hybridbildgebung verschieden interpretierten und abweichende Mindeststandards an die
Bildqualitat hatten. Auch die Erfahrung der Reader mit Low-Dose-CT Aufnahmen und somit deren
Sicherheit, Bilder mit vermehrtem Rauschen zu befunden wird unterschiedlich sein. Es ware somit
sinnvoll gewesen, das Blinded-Read mit mehr als nur zwei Readern durchzufiihren. Auf Grund des
enormen Zeitbedarfes des Readings konnten jedoch nur zwei Reader an der Studie teilnehmen. Eine
Moglichkeit ware gewesen, in einem unabhangigen ersten Durchlauf die Strukturen festzustellen, die
im Referenzprotokoll zu mindestens 80 % detektiert werden und nur diese im weiteren Blinded-Read

beurteilen zu lassen, was den Gesamt-Zeitaufwand deutlich reduziert hatte.

Auch die Abgrenzbarkeit der GefaBstrukturen ist bei den Doppeluntersuchungen nicht signifikant
unterschiedlich zwischen Standardprotokoll und Alternativprotokoll mit halber Dosis und ASIR-100 %.
Werden jedoch alle Untersuchungen mit einbezogen, so ist die Detektierbarkeit signifikant schlechter.
Hier muss angemerkt werden, dass die Fallzahl der Doppeluntersuchungen gering war (n = 8), da es
sich um eine retrospektive Studie handelt und in dem begrenzten Zeitraum der Datenerhebung nicht
mehr Datensatze zur Verfligung standen. Somit kann die Aussagekraft der Doppeluntersuchungen

unzureichend sein.

Die Organstrukturen werden generell als besser differenzierbar beurteilt als die Strukturen der
GefaRgruppe. Dies lasst sich durch die Tatsache begriinden, dass die Organstrukturen allgemein groRer
sind als die Gefallstrukturen. Die willkirliche Zuordnung der einzelnen Strukturen in Gruppen
(Auswahl-Bias) kann ebenfalls ursachlich sein. Bei weiterer Reduktion der Dosis auf | = 10 mA oder
Einsatz eines niedrigeren ASIR-Levels ist die Abgrenzbarkeit der Organ- oder Gefal3strukturen nicht
mehr ausreichend. Die Phantomuntersuchungen zeigen, dass ASIR zwar auch bei diesem niedrigen
Réhrenstrom das Bildrauschen effektiv reduziert, jedoch reicht die Rauschreduktion nicht aus, um die
Strukturen mit ausreichender Sicherheit abzugrenzen. Aus den Ergebnissen der objektiven Messungen

|asst sich somit nicht direkt auf die klinische Anwendbarkeit schlieRen.

Die Knochenstruktur wird von beiden Readern bei reduziertem Strom (I = 20 mA und | = 10 mA) mit
ASIR-50 % durchgehend als gut oder ausreichend abgrenzbar befundet. Bei hoheren ASIR-Leveln
beurteilen beide Reader den Knochen schlechter. Eine Erklarung kdnnte sein, dass die Reader CT-Bilder
besser bewerten, deren Bildeindruck sie mehr gewohnt sind. Denn mit steigendem ASIR-Level dandert
sich der Bildeindruck zunehmend von der gewohnten FBP-Rekonstruktion. Die starke
Rauschunterdriickung fuhrt zu Texturveranderungen und die Organkonturen wirken zunehmend
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verwaschen. Vor allem bei Knochenstrukturen, die hohe Kontraste haben, fallen besonders die
zunehmend verwaschenen Knochenkanten auf. Diese Anderung des Bildeindrucks, vor allem bei hohen
ASIR-Leveln, wird ebenfalls von zahlreichen anderen Autoren kritisiert [64—66, 75, 76]. Auch der
direkte Vergleich von CT-Untersuchungen halber Dosis mit dem Standardprotokoll (,Side-By-Side”
Variante des Blinded-Read) zeigt bei Beurteilung der Knochenstruktur die Praferenz beider Reader zu
Bildern, die mit einem niedrigen ASIR-Level rekonstruiert wurden. Im Gegensatz hierzu praferieren die

Reader bei Organ- und GefalRstrukturen CT-Bilder mit einem héheren ASIR-Rekonstruktionslevel.

Auch die Untersuchungen des Blinded-Read zeigen, dass durch Einsatz von ASIR das Potential fir eine
Dosisreduktion in der Hybridbildgebung besteht. Die Abgrenzbarkeit der Organstrukturen wird bei
Halbierung des Rohrenstroms nicht signifikant schlechter. Bei den GefaBstrukturen ist die
Abgrenzbarkeit nur bei den Doppeluntersuchungen nicht signifikant unterschiedlich. Werden alle
Untersuchungen mit einbezogen, besteht eine Verschlechterung der Erkennungsrate. Bei der
Knochenstruktur zeigt sich, dass durch Nutzung von ASIR-50 % der R6hrenstrom halbiert oder sogar

auf | = 10 mA reduziert werden kann, ohne dass die Detektierbarkeit signifikant schlechter wird.

Eine universelle Scanprotokoll-Optimierung fir den Einsatz von ASIR kann nicht gegeben werden.
Fokussiert die CT-Untersuchung auf Knochenstrukturen, kann der Réhrenstrom auf | = 20 mA oder
| = 10mA reduziert werden, wobei der ASIR-Level auf 50 % eingestellt werden sollte. Ebenfalls
empfehlen Patro et al. [74] den Einsatz eines niedrigen ASIR-Levels von 30%, soll der Fokus der
Untersuchung auf Knochenstrukturen liegen. Shah et al. [77] empfehlen einen maximalen ASIR-Level
von 30% oder den Verzicht auf die ASIR-Rekonstruktion bei Untersuchungen von Knochenstrukturen.
Liegt der Fokus der Untersuchung auf Organstrukturen, kann der Réhrenstrom halbiert werden (auf
| = 20 mA), der ASIR-Level sollte hier auf 100 % eingestellt werden. GefaRstrukturen kdnnten hierbei
jedoch nicht zuverldssig zugeordnet werden. Ehmann et al. [76] und Barca et al. [65] schreiben, dass
es durch die Funktionsweise der ASIR-Rauschreduktion zu einem Verlust von Kantendetails und
Ortsauflésung vor allem bei hohen ASIR-Leveln und Objekten mit wenig Kontrast kommen kann. In
einer Studie von Su et al. [67], welche vor allem die GefaRstrukturen der Leber in einem Blinded-Read
bewertet, werden die besten Ergebnisse bei einem ASIR-Level von 50 % erreicht. Bei hoheren ASIR-
Werten sinke die Ortsauflésung und Gefalle seien schlechter abzugrenzen. Es muss allerdings in
Betracht gezogen werden, ob die Auflosung einer SPECT-Messung (iberhaupt hoch genug ist, um kleine
GefaBstrukturen sicher zuordnen zu missen mittels einer CT-Untersuchung. Eine weitere
Dosisreduzierung auf | = 10 mA ist nicht sinnvoll, da hier die Detektionsrate der Strukturen deutlich

abnimmt (z.B. Verschlechterung der Detektionsrate der GefaBstrukturen um bis zu -59,7 %).

Eine Dosisreduzierung um z.B. 25 % (I = 30 mA) sollte in einer weiteren Arbeit untersucht werden. Es
kénnte sein, dass hier die Erkennungsrate der Gefal3strukturen keinen signifikanten Unterschied
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aufweist. Weiterhin wurden nur die beiden ASIR-Level 50 % und 100 % untersucht. Das Priifen weiterer
Level (z.B. 30 %) ware bei der Knochenstruktur interessant, da beide Reader eher niedrige ASIR-Level
praferierten und auch andere Studien diesen niedrigen Wert empfehlen. Auch der Einsatz
automatischer Dosismodulation, die den Rohrenstrom kontinuierlich an den Kérperbau des Patienten
und die Dichte des jeweiligen Gewebes anpasst, um eine gleichbleibende Bildqualitat zu erzielen [44],

konnte die Untersuchungsdosis und Bildqualitat moglicherweise weiter optimieren.

Die gesehene systematische Abweichung der HU-Werte bei der Korperstammgeometrie in der
Phantomstudie Ubertragt sich auf die rekonstruierten SPECT-Datenséatze bei niedrigen Réhrenstrémen
(< 20 mA) [23]. Sie zeigt somit eine mogliche Limitation der Dosissenkung in der Hybridbildgebung,
sofern die CT-Daten fir die Schwachungskorrektur benutzt werden. Eine Ausnahme konnten
Untersuchungen von Kindern oder schlanken Patienten sein, da hier kein HU-Bias beobachtet wird und

die rekonstruierten SPECT-Daten somit nicht verfalscht werden.

Eine weitere Erkenntnis dieser Arbeit ist, dass ein Blinded-Read bei Prifung neuer
CT-Untersuchungsprotokolle oder neuer Rekonstruktionsverfahren auf jeden Fall durchgefiihrt
werden sollte. Objektive Messwerte zur Beurteilung der Bildqualitdt wie das CNR oder Bildrauschen,
die zum Beispiel mit einem Phantom erhoben werden, geben nicht zwingend valide Rickschlisse auf
die klinische Anwendbarkeit eines CT-Protokolls. Es gibt jedoch noch weitere Messwerte wie zum

Beispiel die Ortsauflésung, die in dieser Arbeit nicht untersucht wurden.

Die Reduzierung der Stromstdrke ist nur eine Moglichkeit, die Dosis zu reduzieren. Weitere
Moglichkeiten wie z.B. die Variation der R6hrenspannung oder des Pitch (Kapitel 2.3) sind aus der
diagnostischen Bildgebung bekannt und missen auch bei der Low-Dose-CT in Betracht gezogen
werden [43, 78, 79]. Beispielsweise sinkt der CTDI,, bei einer Low-Dose Aufnahme mit der
Réhrenspannung U = 120 kVp von CTDI,,; = 6,93 mGy auf CTDI,,; = 2,27 mGy bei U = 80 kVp

(=40 mA, Kérperstamm-Phantomgeometrie; eigene Dosimetriemessungen, siehe Kapitel 3.3).

Der untersuchte Rekonstruktionsalgorithmus ASIR ist weiterhin nur eine der ersten Implementationen
der iterativen Bildrekonstruktion. Die aktuelle Weiterentwicklung ASIR-V® (GE Healthcare, Milwaukee,
USA) fokussiert auf die Modellierung der Statistik des Systemrauschens, der dargestellten Objekte,
sowie der Physik der Abbildung. Diese liefern den gréRten Beitrag zur Reduzierung des Rauschens, zur
Verbesserung der Niedrigkontrasterkennbarkeit, sowie zur Reduzierung von Artefakten in den
rekonstruierten Bildern [64]. Auch die neueren iterativen Rekonstruktionsverfahren sollten unter dem

Aspekt weiterer Dosisoptimierung bei der Low-Dose CT in der Hybridbildgebung untersucht werden.
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6 Zusammenfassung

In dieser Arbeit wurde untersucht, ob sich die Strahlendosis von Low-Dose-CT Untersuchungen im
Rahmen der Hybridbildgebung unter Anwendung des iterativen Bildrekonstruktionsalgorithmus ASIR
weiter senken ldsst und wie sich der Algorithmus auf die Bildqualitdt auswirkt. Die Untersuchungen
erfolgten an einem SPECT/CT Hybridsystem anhand von Phantommessungen und retrospektiver
Auswertung von Patientendaten. Die Phantomstudie zeigt, dass durch den Einsatz von ASIR bei
konstanten Rohrenstrom das CNR steigt und das Bildrauschen sinkt. Auf die HU-Werte hat ASIR keinen
Einfluss. Somit ist es moglich, die Dosis zu reduzieren, ohne das Rauschlevel oder Kontrast-Rausch-
Verhaltnis signifikant zu verschlechtern. Dieses Ergebnis wurde in einer nachfolgend durchgefiihrten
klinischen Studie mit einem Blinded-Read weiter untersucht. Auch hier bestatigte sich, dass durch den
Einsatz der ASIR-Rekonstruktion eine Dosisreduktion erreicht werden kann. Liegt der Fokus einer
CT-Untersuchung auf Knochenstrukturen, so kann der Réhrenstrom von | = 40 mA auf | = 20 mA
gesenkt werden (entspricht einer Halbierung der Strahlendosis) unter Anwendung von ASIR mit einer
Einstellung von 50 %. Bei Organstrukturen kann die Dosis ebenfalls halbiert werden, hierbei sollte der
ASIR-Level auf 100 % gestellt werden. GefaRstrukturen kdnnten hierbei jedoch schlechter erkannt
werden. Eine systematische Abweichung der HU-Werte bei niedrigen Stromstarken, die unabhangig
von dem ASIR-Algorithmus ist, kann ein limitierender Faktor der Dosisreduzierung sein, da sich der
Fehler in die rekonstruierten SPECT-Daten propagiert, sofern die CT-Daten auch zur
Schwachungskorrektur der Emissionsdaten benutzt werden. Neuere Generationen der iterativen
Bildrekonstruktion bieten Platz fiir weitere Dosisoptimierung und sollten auch im Kontext der

Hybridbildgebung mit Low-Dose-CT Protokollen entsprechend untersucht werden.
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8 Anhang

Tabelle 11. Datentabelle Patientenstudie, Blinded-Read "One-On-One“-Variante,
alle Untersuchungen.

Zu sehen ist der zusammengefasste Anteil der gut und ausreichend differenzierbaren Strukturen fiir drei
Stromstdrken: | = 40 mA (n = 40 Untersuchungen), | = 20 mA (n = 15 Untersuchungen), | = 10 mA
(n = 27 Untersuchungen) und drei Rekonstruktionsvarianten (FBP, ASIR-50 %, ASIR-100 %). Beurteilt
wurden jeweils 5 Organstrukturen, 7 Geféfsstrukturen und 1 Knochenstruktur. Fiir jede Aufnahme- und
Rekonstruktionsvariante wurde die EffektgréfSe (Differenz zum Standardprotokoll) berechnet.

Gruppe Rohrenstrom und Anteil der Unterschied zum
Rekonstruktion differenzierbaren Standardprotokoll [%]
Strukturen [%] (Reader 1 / Reader 2)
(Reader 1/
Reader 2)

Organ- 40 mA & ASIR-100 % 98,47 / 97,45 41(p=0,03) / 1,5(p=0,40)

strukturen 40 mA & ASIR-50 % 97,96 / 96,94 36(p=0,07) / 1,0(p=0,59)
40 mA & FBP 94,39 / 95,92 - / - (Standard)
20 mA & ASIR-100 % 93,94 /96,97 -0,5(p=100) / 1,1(p=1,00)
20 mA & ASIR-50 % 68,18 /92,42 -26,2(p<0,01) / -3,5(p=0,32)
20 mA & FBP 92,12 / 86,36 -32,3(p<0,01) / -9,6(p=0,02)
10 mA & ASIR-100% 53,44 /76,34 41,0 (p<0,01) / -19,6 (p<0,01)
10 mA & ASIR-50 % 36,64 /76,34 -57,8(p<0,01) / -19,6(p<0,01)
10 mA & FBP 35,11/67,18 59,3 (p<0,01) / -28,7(p<0,01)

GefaR- 40 mA & ASIR-100 % 98,20 /93,88 40(p=0,01) / -0,7(p=0,72)

strukturen 40 mA & ASIR-50 % 97,12 /91,73 29(p=0,10) / -2,9(p=0,18)
40 mA & FBP 94,24 / 94,60 - / - (Standard)
20 mA & ASIR-100 % 85,26 / 81,05 -9,0(p=0,01) / -13,6(p<0,01)
20 mA & ASIR-50 % 73,68 /72,63 -20,6 (p<0,01) / -22,0(p<0,01)
20 mA & FBP 65,26 / 69,47 -29,0(p<0,01) / -251(p<0,01)
10 mA & ASIR-100 % 34,59 /50,81 -59,7 (p<0,01) / -43,8(p<0,01)
10 mA & ASIR-50 % 28,11 /41,08 -66,1 (p<0,01) / -53,5(p<0,01)
10 mA & FBP 24,32 /53,68 -69,9 (p<0,01) / -589(p<0,01)

52



Knochen- 40 mA & ASIR-100 % 52,50/ 100 -47,5(p<0,01) / 0,0
struktur 40 mA & ASIR-50 % 100/ 100 0,0 / 0,0

40 mA & FBP 100/ 100 - / - (Standard)

20 mA & ASIR-100 % 86,67 /100 -13,3(p=0,07) / 0,0

20 mA & ASIR-50 % 100/ 100 0,0 / 0,0

20 mA & FBP 93,33 /100 -6,7(p=0,27) / 0,0

10 mA & ASIR-100 % 48,15 /100 -51,9(p<0,01) / 0,0

10 mA & ASIR-50 % 59,26 /100 -40,7 (p<0,01) / 0,0

10 mA & FBP 62,96 / 100 -37,0(p<0,01) / 0,0

Tabelle 12. Datentabelle Patientenstudie, Blinded-Read "One-On-One“-Variante,
Doppeluntersuchungen mit | = 40 mA vs. | = 20 mA.

Zu sehen ist der zusammengefasste Anteil der gut und ausreichend differenzierbaren Strukturen fiir die
Doppeluntersuchungen mit | = 40 mA und | = 20 mA (n = 8 Untersuchungen) und drei
Rekonstruktionsvarianten (FBP, ASIR-50 %, ASIR-100 %). Beurteilt wurden jeweils 5 Organstrukturen,
7 Gefdfsstrukturen und 1 Knochenstruktur. Fiir jede Aufnahme- und Rekonstruktionsvariante wurde die
EffektgrofBe (Differenz zum Standardprotokoll) berechnet. Fiir einige Unterschiede konnte keine
Signifikanz berechnet werden.

Gruppe Rohrenstrom und Anteil der Unterschied zum
Rekonstruktion differenzierbaren Standardprotokoll [%]
Strukturen [%] (Reader 1 / Reader 2)
(Reader 1/
Reader 2)
Organ- 40 mA & ASIR-100 % 97,50 /95,00 2,5(p=1,000 / -2,5(p=1,00)
strukturen 40 mA & ASIR-50 % 97,50/ 97,50 2,5(p=100) / 0,0(p=1,00)
40 mA & FBP 95,00 / 97,50 - / - (Standard)
20 mA & ASIR-100 % 95,00/ 95,00 0,0(p=1,000 / -2,5(p=1,00)
20 mA & ASIR-50 % 75,00 /92,50 -20,0(p=0,04) / -50(p=0,63)
20 mA & FBP 65,00 / 90,00 -30,0(p<0,01) / -7,5(p=0,38)
GefaR- 40 mA & ASIR-100 % 91,07 /91,07 36(p=0,75) / -3,6(p=0,63)
strukturen 40 mA & ASIR-50 % 92,86 / 80,36 54(p=0,55) / -14,3(p=0,04)
40 mA & FBP 87,50 / 94,64 - / - (Standard)



20 mA & ASIR-100 % 85,71/ 85,71 -1,8(p=1,00) / -8,9(p=0,23)

20 mA & ASIR-50 % 76,79 /71,43 -10,7 (p=0,24) / -23,2(p<0,01)

20 mA & FBP 67,86 / 69,64 -19,6 (p=0,02) / -25,0(p<0,01)
Knochen- 40 mA & ASIR-100 % 37,50/ 100 -62,5 / 0,0
struktur 40 mA & ASIR-50 % 100/ 100 0,0 / 0,0

40 mA & FBP 100/ 100 - / - (Standard)

20 mA & ASIR-100 % 87,50/ 100 -12,5 / 0,0

20 mA & ASIR-50 % 100/ 100 0,0 / 0,0

20 mA & FBP 100/ 100 0,0 / 0,0

Tabelle 13. Datentabelle Patientenstudie, Blinded-Read "One-On-One“-Variante,
Doppeluntersuchungen | = 40 mA vs. | = 10 mA.

Zu sehen ist der zusammengefasste Anteil der gut und ausreichend differenzierbaren Strukturen fiir die
Doppeluntersuchungen mit | = 40 mA und | = 10 mA (n = 4 Untersuchungen) und drei
Rekonstruktionsvarianten (FBP, ASIR-50 %, ASIR-100 %). Beurteilt wurden jeweils 5 Organstrukturen,
7 Gefdfsstrukturen und 1 Knochenstruktur. Fiir jede Aufnahme- und Rekonstruktionsvariante wurde die
EffektgrofSe (Differenz zum Standardprotokoll) berechnet. Fiir einige Unterschiede konnte keine
Signifikanz berechnet werden.

Gruppe Rohrenstrom und Anteil der Unterschied zum
Rekonstruktion differenzierbaren Standardprotokoll [%]
Strukturen [%] (Reader 1 / Reader 2)
(Reader 1/
Reader 2)
Organ- 40 mA & ASIR-100 % 90,00/ 90,00 0,0(p=1,000 / 0,0(p=1,00)
strukturen 40 mA & ASIR-50 % 90,00/ 90,00 0,0(p=1,000 / 0,0(p=1,00)
40 mA & FBP 90,00 / 90,00 - / - (Standard)
10 mA & ASIR-100 % 65,00/ 80,00 -25,0(p=0,06) / -10,0(p=0,50)
10 mA & ASIR-50 % 35,00/ 75,00 -55,0(p<0,01) / -15,0(p=0,25)
10 mA & FBP 30,00/ 70,00 60,0 (p<0,01) / -20,0(p=0,13)
GefiR- 40 mA & ASIR-100% 92,86 /89,29 143 (p=0,22) / -3,6(p=1,00)
strukturen 40 mA & ASIR-50 % 92,86/82,14 14,3 (p=0,22) / -10,7(p=0,25)
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40 mA & FBP 78,57 / 92,86 - / - (Standard)

10 mA & ASIR-100 % 46,43 /57,14 -32,1(p<0,01) / -357(p<0,01)

10 mA & ASIR-50 % 39,29/ 39,29 -39,3(p=0,01) / -53,6(p<0,01)

10 mA & FBP 28,57 /35,71 -50,0(p<0,01) / -57,2(p<0,01)
Knochen- 40 mA & ASIR-100 % 25,00/ 100 -75,0 / 0,0
struktur 40 mA & ASIR-50 % 100/ 100 0,0 / 0,0

40 mA & FBP 100/ 100 - / - (Standard)

10 mA & ASIR-100 % 75,00 / 100 -25,0 / 0,0

10 mA & ASIR-50 % 100/ 100 0,0 / 0,0

10 mA & FBP 75,00 / 100 -25,0 / 0,0

Tabelle 14. Datentabelle Patientenstudie, Blinded-Read "Side-By-Side“-Variante.

Zu sehen ist der Anteil der als gleichwertig oder besser differenzierbar beurteilten Strukturen der
alternativen Aufnahmeprotokolle im direkten Vergleich mit dem Standardprotokoll (I = 40 mA & FBP).
Insgesamt 11 Doppeluntersuchungen mit | = 40 mA und | = 20 mA und drei Rekonstruktionsvarianten
(FBP, ASIR-50 %, ASIR-100 %). Beurteilt wurden jeweils 5 Organstrukturen, 7 Gefdf3strukturen und
1 Knochenstruktur.

Gruppe Alternativprotokoll Anteil der als gleichwertig oder
(R6hrenstrom und besserer differenzierbar
Rekonstruktion) beurteilten Strukturen im
alternativen Aufnahme-
protokoll [%]
(Reader 1 / Reader 2)
Organstrukturen 40 mA & A100 % 100/ 100
40 mA & A50 % 100/ 100
20 mA & A100 % 89,58 / 68,75
20 mA & A50 % 50,94 / 32,08
20 mA & FBP 11,32/3,77
GefaBstrukturen 40 mA & A100 % 100/ 100
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40 mA & A50 %
20 mA & 100 %
20 mA & A50 %
20 mA & FBP

100/ 100
86,96 / 73,91
56,58 /38,16
10,53/7,89

Knochenstruktur

40 mA & A100 %
40 mA & A50 %
20 mA & A100 %
20 mA & A50 %
20 mA & FBP

0,00 / 50,00
9,09 /100
0,00 / 20,00
27,27/ 54,55
63,64 /72,73
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