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1. Einleitung

1.1 Allgemeines

Die Computertomographie (CT) stellt heutzutage eines der wichtigsten
radiologischen Verfahren zur nichtinvasiven Diagnostik dar. Durch die
Akquisition von Schnittbildern durch den Koérper ermdglicht sie im Gegensatz
zur Projektionsradiographie einen detaillierteren Uberblick und Einblick der
untersuchten Koérperregion. Durch stetige technische Entwicklungen innerhalb
der letzten Jahre wurden die diagnostischen Mdglichkeiten der CT und deren
Indikationen zunehmend ausgeweitet. Obwohl die CT nur etwa 4% aller
Réntgenuntersuchungen ausmacht, ist sie fir ca. ein Drittel der gesamten
medizinischen Strahlenexposition der Bevdlkerung als verantwortlich zu sehen.
(1, 13, 29). Die Reduktion der individuellen Strahlenexposition ist somit ein Ziel
neuer technischer Entwicklungen.

Neben ihrer Hauptrolle in der nicht-invasiven Diagnostik gewinnt die
Computertomographie zunehmend an Bedeutung flir minimal-invasive
interventionelle Eingriffe. Durch ihre Schichtbildgenerierung ermdglicht sie die
visuelle Steuerung, Uberwachung und Erfolgskontrolle von minimal-invasiven
diagnostischen oder therapeutischen Eingriffen. Auch auf dem Gebiet der CT-
gesteuerten Intervention ergeben sich durch technische Innovationen neue
Mdglichkeiten. Die CT-Fluoroskopie ermoglicht seit einigen Jahren die
Echtzeitkontrolle und —fiihrung von technisch schwierigen Verfahren. Diese
kommen hauptsachlich im Bereich atemverschieblicher Organe, wie z.B. der
Lunge und der Leber zum Einsatz. Neben dem Vorteil einer exakten und
sicheren Positionierung von Materialien, kommt es jedoch hierbei zu einer
erhdhten  Strahlenexposition sowohl des Patienten als auch des
interventionellen Radiologen. Neben der Strahlenexposition fiir den Patienten
gilt es somit auch die Strahlenexposition des interventionell tatigen Radiologen
zu minimieren. Insbesondere die Manipulation im primaren Strahlengang des

Computertomographen kann zu enormen Hautdosen flihren. Um diese Risiken



zu vermeiden, erfolgte in den letzten Jahren die Entwicklung verschiedener
Ansatze zur Reduktion der Strahlenexposition wahrend CT-fluoroskopisch
gesteuerter Interventionen. Neben den grundsatzlichen SchutzmaBnahmen,
wie physikalischer Strahlenabschirmung durch entsprechende Schutzkleidung,
ist insbesondere die Entwicklung verschiedenster Geratschaften und Materialien
zu nennen, die es dem Radiologen ermdglichen eine Exposition der Hande im
Primarstrahlengang zu vermeiden.

Jedoch ermdglichen auch Variationen auf Seite der Untersuchungsgerdte die
Reduktion der Strahlenexposition des Radiologen und des Patienten. Insgesamt
ist jedoch darauf zu achten, dass weiterhin eine ausreichend hohe
diagnostische Sicherheit besteht, um das Risiko der Intervention niedrig zu
halten.

Ziel dieser Arbeit ist die Phantomevaluierung einer neuentwickelten,
positionsabhdngigen Rohrenstrommodulation hinsichtlich der Reduktion der

Strahlenexposition flir Radiologen und Patienten.

1.2 Grundprinzipien der Computertomographie

1.2.1 Grundlagen

Die Computertomographie (CT) ist ein radiologisches Untersuchungsverfahren,
bei dem mittels Rodntgenstrahlung unter Verwendung moderner
Computertechnik Schichtbildaufnahmen von Objekten angefertigt werden
kdnnen.

Die grundlegenden Beitrage zur Entwicklung dieser Technik kamen von
Hounsfield (15) und Cormack (3, 4). Wesentlich ist hierbei, dass die einzelnen
Strukturen einer Ebene nicht, wie bei konventionellen Rdntgenaufnahmen
Uberlagert und in einer Ebene aufeinander projiziert abgebildet werden. Mit der
CT werden Strukturen orts- und objekttreu in beiden Dimensionen abgebildet.

Die zugrundeliegende Abbildungsgeometrie ist bei allen Computertomographen



gleich. Bei konventionellen Réntgenaufnahmen steht die Réntgenréhre mit dem
Patienten bzw. dem Abbildungsobjekt, sowie dem Rdntgenfilm oder digitalem
Detektor in stationdrem Zustand zueinander. Alle Objektstrukturen die in der
Projektionsebene auf einer Linie hintereinander liegen werden Ubereinander
projiziert. Das Grundprinzip der CT besteht darin, dass ein dinner
Rontgenstrahl den Patienten oder das Objekt aus verschiedenen Richtungen
abtastet. Hierdurch wird jeder Punkt der Korperebene mehrfach aus
verschiedenen Winkeln durchstrahlt. Die Einstrahlung der Rdntgenstrahlung
erfolgt hierbei in verschiedenen Bogengradwinkeln aus einer um den Patienten
rotierenden Rdhre. Die Transmission der Rontgenstrahlung wird mit Detektoren
erfasst. Diese rotieren entweder der Réhre gegenliberliegend um den Patienten
oder sind ringférmig feststehend. Durch geeignete Kollimation wird nur eine

definierte Ebene, die Schicht- oder Untersuchungsebene, durchstrahit.

Der Beitrag jedes einzelnen Bildpunktes zur Schwachung der Réntgenstrahlung
ist somit in mehreren transmittierenden Strahlen enthalten. Durch ein
physikalisch-mathematisches Verfahren, der Fourier Transformation (17) kann
die lokale Rdntgenschwachung an jedem Punkt rekonstruiert werden. Die
lokalen Schwachungswerte werden in so genante CT-Grauwerte umgerechnet
die zur Darstellung in einem zweidimensionalen Querschnittsbild dienen (11).

Frihe Scanner der ersten und zweiten Generation verwenden eine kombinierte
Translations- und Rotationsbewegung von Rdntgenréhre und Detektor.
Computertomographen der dritten und vierten Generation arbeiten nur noch
mit einer Rotationsbewegung, wobei Computertomographen der vierten

Generation mit einem stationdren, ringférmigen Detektor ausgestattet sind.

Die Entwicklung moderner Computertomographen erzielte eine weitere
Verkiirzung der Untersuchungszeiten, hauptsachlich durch eine Reduktion der
Rotationszeiten der Funktionseinheit aus Réhre und gegenliberliegendem
Detektor. Im Laufe der Jahre konnten die Rotationszeiten der Réhre-Detektor-

Einheit und dadurch die Aufnahmezeit eines Schichtbildes durch technische



Weiterentwicklungen von einigen Minuten in den Sekundenbereich, und heute
in den Sub-Sekundenbereich reduziert werden. Moderne Spiral CT Gerate mit
kontinuierlicher Rotation erreichen heute Umlaufzeiten unter einer halben
Sekunde. Eine merkliche Verbesserung der Bildqualitat bei gleichzeitiger
Verklirzung der Aufnahmedauer wurde durch die Entwicklung und Einflihrung
der Mehrzeilen Spiral CT ermdglicht. Im Gegensatz zur bisherigen Einzelschicht
Spiral CT (ESCT), bei der in Patientenlangsachse jeweils nur ein Detektor-
element angeordnet ist, verwenden Mehrschicht Spiral CTs (MSCT)
Detektorgeometrien mit mehreren parallelen Elementen, um bei einer einzigen
Rotation je nach Geratetyp 2-16 Schichten gleichzeitig aufzunehmen. Hierdurch
ist eine weitere dramatische Verbesserung der Bildqualitat und eine Reduktion
der Aufnahmedauer erzielt worden. Eine vollstdndige Untersuchung des Thorax
oder Abdomens einschlieBlich des Beckens kann damit in unter 15 Sekunden

durchgefuhrt werden.

1.2.2 Konventionelle Computertomographie

Waren die Computertomographen anfangs nur im Bereich sich nicht
bewegender Korperteile und Organe einzusetzen, konnte durch die enorme
Reduktion der Aufnahmezeiten die Computertomographie der Untersuchung
des gesamten Korpers zuganglich gemacht werden. Weiterhin werden bei
dieser Technologie einzelne Schichtaufnahmen des Patienten angefertigt mit
Pausen zwischen zwei Aufnahmen. Ein dreidimensionaler Datensatz kann mit
dieser Technik nur durch das Aneinandersetzen der Einzelbilder erreicht
werden. Durch verschiedene Atemlagen des Patienten bei der Akquisition der
Einzelbilder und mdgliche Bewegungen ist die Qualitat des dreidimensionalen

Datensatzes stark eingeschrankt.



Ende der 80-er und Anfang der 90-er Jahre erfolgte mit der Spiral-CT eine
Weiterentwicklung der Datenakquisitionstechnik unter Verwendung gering

modifizierter herkdmmlicher Computertomographen (18, 39-42).

1.2.3 Spiral Computertomographie

Vor Einflihrung der Spiral CT Technologie Anfang der 90er Jahre mit
kontinuierlichem Umlauf von R&hre - Detektor - Einheit wurden CT
Untersuchungen mit sogenannten sequentiell arbeitenden CT Geraten
angefertigt. CT Scanner dlterer Bauweise arbeiten noch heute nach diesem
Sequenz Prinzip. Bei einem sequentiellem CT umlduft die Rohre-Detektor-
Einheit den Patienten um einen 1%2 —fachen Umlauf, ca. 540° in eine Richtung
bei ruhendem Patiententisch. Dann wird der Tisch mit Patient um wenige
Millimeter verschoben und der nachste Umlauf mit Datenerfassung in
entgegengesetzter Richtung erfolgt. Diese abwechselnde "im Uhrzeigersinn —
gegen den Uhrzeigersinn" Untersuchungsmethode war notwendig, da der
anhangende Kabelbaum flr Stromzufuhr zur Réhre und Datenabtransport zum
Bildrechner eine kontinuierliche Rotation nicht erlaubt hat. Heute ermdglicht
der Einsatz der Schleifring-Technologie aus der Radar Anwendung in der
Computertomographie den permanenten Umlauf von Rohre-Detektor-Einheit

bei kontinuierlichem Tisch- und Patientenvorschub.

Die bewahrte Darstellung der konventionellen Computertomographie zeigt im

Bereich von atemverschieblichen Organen entscheidende Nachteile auf:

o Die Erfassung des Volumens ohne Liicken ist maBgeblich von der Mitarbeit
und Kooperationsfahigkeit des Patienten abhangig

o Um eine lickenlose Untersuchung zu ermdglichen, misste der Patient bei
jedem Atemkommando exakt dieselbe Atemlage erreichen. Ansonsten
kdnnen einzelne Schichten doppelt bzw. nicht erfasst und abgebildet
werden (18).



o Bei Untersuchungen mit intravendser Kontrastmittelgabe kénnen in der Zeit
der maximalen Anreicherung im Gewebe nur wenige Schichten untersucht
werden (19).

o Die Erfassung eines gréBeren Untersuchungsabschnittes in Atemanhalte-
technik ist mit der langen Untersuchungszeit der konventionellen CT nicht

moglich.

Neben technischen Veranderungen wie Weiterentwicklungen der Strom-
versorgung mit Schleifringtechnik (25), gibt es auch Entwicklungen neuer
Aufnahmetechniken, wie die Spiral-CT. Der Begriff der Spiral-CT oder Helikal-
CT tauchte zum ersten Mal im Jahre 1989 auf (39-41). Dahinter verbirgt sich
eine neuartige Datenerfassungstechnik, die es ermdglicht, ein groBeres
Volumen innerhalb kurzer Zeit zu untersuchen. Bei dieser Untersuchungs-
technik wird eine andauernde Rotation der Rontgenréhre mit einem kontinuier-

lichen Vorschub des Untersuchungstisches mit Patient kombiniert.

Durch den Wegfall einzelner Schichtbildaufnahmen mit dazwischenliegenden
Atempausen fur den Patienten wird die Untersuchungszeit enorm verkdrzt.
Hierdurch ist die Aufnahme eines gesamten Datensatzes in einer
Atemanhaltephase mdglich. Durch den Tischvorschub bei rotierender
Réntgenréhre beschreibt der Fokus bei dieser Aufnahmeart eine spiral- oder
helixférmige Bahn relativ zum Zentrum im Patienten und ist daher maBgebend

fur die Namensgebung der Datenerfassungstechnik(19).

1.2.3.1 Grundlagen der Spiral-CT-Technik

Das Merkmal der Spiral-CT ist die kontinuierliche Rotation der Réntgenrdhre bei
kontinuierlichem, gleichmaBigem Tischvorschub. Ebenso wie bei der
konventionellen Computertomographie spielen bei der Spiral-CT die Parameter

Schichtdicke, Tischvorschub und Rotationszeit eine groBe Rolle. Das Verhaltnis



von Tischvorschub zu Schichtdicke, genannt "Pitch", hat einen entscheidenden

Einfluss auf die Bildqualitat (34). Mit der Entwicklung der Spiral-CT mussten

auch neu aufgetretene Probleme berticksichtigt werden:

o Da sich wahrend der Rohrenrotation und Datenaufnahme der
Untersuchungstisch mit Patient kontinuierlich bewegt, ist zur Berechnung
einzelner Schichtbilder aus dem Datensatz ein neues Prinzip notwendig.

o Aufgrund der Réhrenbelastung wahrend der verlangerten Exposition musste
Anfangs die RoOntgenleistung meist leicht reduziert werden, um eine
Uberhitzung der Rontgenrdhre zu vermeiden (20). Die Entwicklung neuer,
leistungsfahiger Rontgenrdhren konnte diesen Nachteil jedoch bereits

ausgleichen.

Die Spiral-CT bietet den groBen Vorteil, aus dem gemessenen Rohdatensatz in
beliebigem Abstand und an beliebiger Position planare Bilddatensatze in
beliebiger Schichtdicke berechnen zu kénnen, die den Aufnahmen einer
konventionellen CT entsprechen. Im Gegensatz zur konventionellen CT erfolgt
bei der Spiral-CT zunachst die Aufnahme eines dreidimensionalen Datensatzes
und danach in einem zweiten Arbeitsschritt die Berechnung der planaren
Schichtbilder. Fir eine detaillierte Darstellung der Berechnungsmethoden
axialer Schichtbilder aus Spiral CT Daten sei an dieser Stelle auf einschlagige

Literatur verwiesen (17-19)

1.2.3.1.1 Mehrschicht Spiral CT (MSCT)

Die Mehrschicht Spiral CT beruht grundsatzlich auf den gleichen
Basisalgorithmen wie die Spiral CT. Die Datenakquisition erfolgt durch stetige
Rotation der Rohre wahrend eines kontinuierlichen Tischvorschubes. Im
Gegensatz zur SCT werden bei der MSCT jedoch die Daten nicht mit einer

Detektorreine aufgenommen sondern mit einer Vielzahl paralleler



Detektorelemente. Hierdurch ist eine schnellere Volumenabdeckung wahrend

der Datenakquisition mdglich.

Zur Bildberechnung sind nun abgewandelte Algorithmen notwendig, um die
Datenpunktinterpolation  zwischen den einzelnen Detektorreihen zu
ermdglichen. Die Anzahl der Detektorelemente ist primar abhangig vom
Detektordesign. Wahrend bei Matrixdetektoren Elemente gleicher GréBe
nebeneinander angeordnet werden, entstehen Arraydetektoren aus Elementen
verschiedener GréBen. Hierdurch wird versucht die Anzahl der Zwischenrdume
zwischen den Elementen zu reduzieren, um eine hdhere Strahleneffektivitat zu
erreichen (31). In den auBeren Anteilen eines Detektors treffen geometrisch
bedingt weniger Photonen und entsprechend weniger Dosis auf. Dieser
Umstand ergibt sich dadurch, dass diese duBeren Photonen eine relativ langere
Strecke im Gewebe zuricklegen missen und entsprechend mehr
abgeschwacht werden. Dieser Umstand wird mit einem Matrix Detektor Design
nicht beriicksichtigt. Hierbei sind alle Detektorelemente gleich groB. Siehe
hierzu auch Abbildungen 1 und 2 auf der nachsten Seite, welche einen
schematischen Vergleich eines Matrix-Detektors mit einem Array-Detektor

darstellen.

Bei Adaptive Array-Detektoren werden die Detektorelemente in Langsrichtung
des Patienten und damit im Strahlenkegel nach auBen hin breiter. Dadurch
kdnnen mit diesen Elementen mehr und energiearmere Photonen absorbiert
werden und besser zur Bildgebung beitragen. Nachteilig erweist sich hier
jedoch die reduzierte raumliche Auflésung. Das heiBt, das so gewonnene Bild
ist wegen der gréBeren Detektorelemente oder groBer zusammengefasster
Kollimierung unscharfer im Vergleich zu Bildern mit kleiner Schicht-

Kollimierung.



Abbildung 1: Abbildung 2:

Schematische Darstellung eines Schematische Darstellung eines
Matrix Detektors mit 8 x 1 mm Adaptive Array Detektors mit
groBen Detektorelementen. verschieden groBen Detektorele-
Ausrichtung in Patientenlangs- menten, welche unterschiedlich
achse breite Kollimationen erlauben, in
gelb.
Ausrichtung in Patientenlangs-
achse
W < Patientenlangsachse >

2:0.5mm _%_
8x1mm LD 4-1mm +

4 25mn S —
2-8mm h;l;#

hJ v

4-5mm ﬁfﬁ

Bildbeschreibung Abbildungen 1, 2: Der linksseitig abgebildete Matrix Detektor, Abb. 1, erlaubt

Schichtdicken-Kollimationen von 1 x 8mm, 2 x 4mm, 4 x 2mm und 8 x 1mm.
Bei dem rechts abgebildeten Detektoraufbau mit adaptivem Konzept, Abb. 2, werden die
einzelnen Elemente nach auBen hin breiter.
Die Detektorelemente bei dem von uns benutzten CT der Firma Siemens haben von innen nach
auBen folgende GréBen: 2 x 1mm im Zentrum,

daran anschlieBend 2 x 1,5mm,

daneben 2 x 2,5mm und

auBen 2 x 5mm.
Die mdglichen Schichtdicken-Kollimationen sind in Gelb dargestellt und messen 2 x 0,5mm, 4 x

1mm, 4 x 2,5mm, 2 x 8mm oder 4 x 5mm.



Die derzeitig routinemaBig eingesetzte Gerategeneration nimmt bis zu 8
Schichten gleichzeitig auf. Nahezu auf allen Einsatzgebieten hat sich die MSCT
etabliet und eine deutliche Verbesserung der Bildqualitit und der
Einsatzmdglichkeiten mit sich gebracht. Zum einen ermdglicht die MSCT die
Aufnahme dinnerer Schichten innerhalb eines Atemzyklus, zum anderen
kdnnen die Aufnahmezeiten bei gleicher Schichtdicke drastisch reduziert
werden. Neben der neuen Detektorgeometrie verfligen die meisten Gerate
auch Uber eine weiter beschleunigte Gantryrotation von Rohre-Detektor-Einheit
mit Umlaufzeiten von bis zu 0,5 s/360°. Neueste Entwicklungen erlauben
mittlerweile bereits 16 gleichzeitig aufgenommene Schichten bei weiter
reduzierter Rotationszeit, 0,42 s/360°. Erste Erfahrungen zeigen abermals eine
deutliche Verbesserung der Bildqualitit und eine weitere Reduktion der

Aufnahmezeiten.

1.2.4 Moglichkeiten der Bildnachverarbeitung

Die durch Spiral-CT und MSCT gewonnenen planaren Schichtbilder bieten eine
Reihe von weiteren Nachverarbeitungsmdglichkeiten, welche die Diagnose und
die Darstellung von Befunden verbessern und vereinfachen koénnen.
Voraussetzung hierflir sind  Volumendatensdtze mit Uberlappender
Schichtrekonstruktion. Hierdurch werden Stufenartefakte minimiert oder flr
das menschliche Auge ganzlich unsichtbar. Grundsatzlich ist fiir eine optimale
Rekonstruktionsqualitit eine Uberlappung der axialen Schichtbilder von 50% zu
empfehlen. Aus diesen planaren Bilddaten lassen sich eine Reihe von

verschiedenen 2D- oder 3D Bildrekonstruktionen generieren.
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1.2.4.1 Zweidimensionale-Nachverarbeitung

1.2.4.1.1 Multiplanare Reformation

Fligt man die transversalen Schichtbilder (bereinander, so erhalt man wieder
einen Volumendatensatz. Mit Hilfe der multiplanaren Reformation (MPR) lassen
sich nun beliebige Sekundarschnitte durch diesen Datensatz legen. Man erhalt
hierdurch mehr Informationen Uber den Verlauf und die raumliche Ausbreitung

von Organen oder pathologischen Prozessen.

Flr GefaBdarstellungen ist besonders die Mdglichkeit von gekrimmten oder
komplexen Schnittebenen von groBem Vorteil. Hiermit sind GefaBe Uber ihren
gesamten Verlauf zu verfolgen. Durch einen geringen Zeitaufwand ist die MPR
somit ein einfaches, schnelles und nitzliches zusatzliches Hilfsmittel in der

Befundung und Bewertung von Computertomogrammen.

Moderne  Mehrschicht-Computertomgraphen  erlauben  aufgrund  ihrer
raumlichen Auflésung eine Bildqualitdt die von axialen Schichtbildern nicht
mehr zu unterscheiden ist. Somit halt in der Computertomographie auch die in
der Magnetresonanztomographie Ubliche multiplanare Schichtfihrung ihren

Einzug.

1.2.4.2 Dreidimensionale-Nachverarbeitung

Dreidimensionale Darstellung der Bilddaten werden heutzutage in Schnittbild-
verfahren wie Computertomographie und Magnetresonanztomographie
routinemaBig eingesetzt. Hierbei wird unterschieden zwischen schwellen-
wertbasierten  Oberflachendarstellungen  und  Maximalen  Intensitdts
Projektionen (20). Bei all diesen 3D-Darstellungen muss vom Untersucher die

Position vorgegeben werden aus der er das 3D-Datenvolumen betrachten will.
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Vom Rechner wird ein zweidimensionales Bild erzeugt, das senkrecht zur

Betrachtungsrichtung steht und einen raumlichen Eindruck vermitteln soll (20).

1.2.4.2.1 Maximale Intensitats Projektion

Die Maximale Intensitdts Projektion (MIP) ist eine Nachverarbeitungs-
moglichkeit deren Anwendung aus der Magnetresonanztomographie (MRT) fir
die Computertomographie Ubernommen werden kann. Sie beruht auf der
Darstellung derjenigen Bildpunkte, die entlang einer zuvor gewahlten
Projektionsrichtung die hochsten Dichtewerte aufweisen. Diese kommen dann
in der MIP-Abbildung zur Darstellung. Die Projektion erfolgt hierbei als

Parallelprojektion.

Der Kontrast zwischen hochabsorbierenden Strukturen und ihrer Umgebung
wird hierdurch optimiert und ist &hnlich wie in den herkdmmlichen
transversalen Bildern, denn die Grauwertinformation bleibt erhalten. Als
Variante der MIP kommt zunehmend die "sliding thin slab" MIP (STS MIP) zur
Anwendung. Hierbei kommt grundsatzlich der gleiche Algorithmus wie bei der
MIP Rekosntruktion zur Anwendung, dieser wird jedoch nicht auf den
gesamten Volumendatensatz, sondern lediglich auf ein begrenztes Volumen
angewendet. Hierdurch koénnen z.B. in der CT Angiographie komplexe
Strukturiiberlagerungen vermieden werden und somit die Befundung

vereinfacht werden.

1.2.4.2.2 Dreidimensionale Oberflachenrekonstruktion

Bei diesem dreidimensionalen Verfahren handelt es sich um eine Mdglichkeit
zur Oberflachenrekonstruktion mit Schattierungseffekten durch virtuelle

Lichtquellen (Shaded Surface Display = SSD). Hierbei erfolgt analog zur MIP
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eine Abtastung des Volumendatensatzes aus einer vorgegebenen Richtung. Im
Gegensatz zur MIP wird jedoch derjenige Bildpunkt dargestellt, der in
Projektionsrichtung liegend als erster einen frei wahlbaren Grauwert-
Schwellenwert erreicht. Alle dargestellten Bildpunkte liegen somit Uber dem
gewahlten Schwellenwert. Bei SSD-Bildern wird aus der Gesamtheit der Punkte
die Oberflache rekonstruiert und berechnet. Die Position einer virtuellen
Lichtquelle kann vom Untersucher gewahlt werden. So ergibt sich eine
schattierte Oberflachenkontur. Dieses Verfahren bietet gerade bei der
Darstellung vom Skelett plastische Zusatzinformationen. Nachteilig ist die
Tatsache, dass auf einem Projektionsstrahl der erste Punkt dargestellt wird, der
den Schwellenwert erreicht oder Uberschreitet. Man erhdlt in dieser
Nachverarbeitung keinerlei Information Uber Objektpunkte, die sich hinter

diesem Punkt verbergen oder die einen geringeren Grauwert haben.

1.2.4.2.3 Volumen Rendering

Bei diesem dreidimensionalen Verfahren handelt es sich um ein schwellenwert-
abhangiges Verfahren zur Darstellung von Volumendaten. In Abhdngigkeit vom
CT-Wert kénnen verschiedenen Strukturen Grauwerte oder Farben zugeordnet
werden. Entscheidend ist jedoch die Mdoglichkeit zur Transparenz, um

hintereinander liegende Strukturen gleichzeitig darstellen zu kdnnen.

1.3 CT-Fluoroskopie

Unter Fluoroskopie versteht man ein Echtzeit-Bildverfahren z.B. zur
Untersuchung und Darstellung dynamischer Vorgange oder zur Kontrolle und
Fihrung von interventionellen Eingriffen mit kontinuierlicher Bilderfolge.
Verschiedene bildgebende Verfahren kénnen dieser Technik zugrunde liegen:

o Projektionsradiographie
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o Ultraschall

o Computertomographie

o Magnetresonanztomographie

Fir die auf CT-Bilddaten basierende Fluoroskopie (CT-Fluoroskopie) sind

hierbei folgende Gesichtspunkte von Bedeutung:

o Darstellung von fortlaufend aktualisierten Bilddaten wahrend kontinuier-
licher Rotation der Rdntgenrdhre

o Individuelle Kontrolle und Positionierung des CT-Tisches mit aufliegendem
Patienten

o Reduktion des Rohrenstromes (mA) im Vergleich zur diagnostischen

Computertomographie

Erstmals wurde die CT-Fluoroskopie 1993 von Katada et al. beschrieben (21).
Im Laufe der folgenden Jahre wurde die Technik von allen groBen Herstellern

weiterentwickelt und zur Produktreife gebracht.

Als Grundvorrausetzung fir die Durchfiihrung der CT-Fluoroskopie gelten:
o Spiral-CT Gerat der 3. Generation mit Schleifringtechnologie

o Schnelle Réhrenrotation (<1s/360°)

o Hohe Hitzekapazitat der Rontgenrdhre
o)

Schnelle Rechnereinheiten zur Bildberechnung

Als unabdingliche Vorraussetzung sind moderne Computertomographen
anzusehen, um eine kontinuierliche Bildakquisition und Bildberechnung zu
ermdglichen. Ebenfalls sind hierzu schnelle Rotationszeiten von hdchstens
1s/360° notwendig, um auch bei kontinuierlichen physiologischen Prozessen,
wie zum Beispiel Atmung, intravasalem Kontrastmittelfluss oder bei
Manipulationen am Patienten, Bilder frei von Bewegungsartefakten zu
generieren. Obwohl in der CT-Fluoroskopie reduzierte Rdéhrenstrome zur
Anwendung kommen, sind hitzebestandige Rdntgenréhren notwendig, um

wiederholte Datenakquisitionen ohne langere kihlzeitbedingte Pausen zu
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ermdglichen. Schnelle Rechnereinheiten dienen zur Echtzeitberechnung und

Echtzeitdarstellung der aufgenommenen Daten.

Die Bildberechnung bei der CT Fluoroskopie erfolgt meist nicht aus den Daten
einer vollen Rotation, sondern basiert auf den gewonnen Daten von jeweils
einem Teilumlauf. Grundsatzlich ist zur Bildberechnung nicht der Rohdatensatz
einer kompletten 360° Rotation notwendig. Fir die Bildberechnung ist ein
Umlauf von 240° der Rohre-Detektor-Einheit ausreichend. Aus einem 240°
Umlauf erhadlt man jedoch Daten, die ein um den Facherwinkel der Réntgen-
strahlung vergroBertes Kreissegment abmessen. So erhdlt man bei einer
Rotation der Rohre-Detektor-Einheit um 240° plus dem Facherwinkel der
Detektoreinheit von 54.4°, beim SOMATOM Volume Zoom der Firma Siemens,
plus Beriicksichtigung eines Ubergangswinkels von 5°, Daten (ber ein

Kreissegment von nahezu 320°; siehe hierzu Abbildungen 3 und 4.

Abbildung 3 Abbildung 4

Strahlen-
facher, 54°

Detektor

\4

Bildbeschreibung Abbildungen 3, 4: Rotation der Rohre-Detektor-Einheit von der Ausgangs-
position bei 12 Uhr 0°, Abb. 3, liber einen Umlauf von 240°, Abb. 4 griin. Dieser Bogenwinkel
ist notwendig, um ein Bild im "Quick Scan" Modus zu errechnen. Der Detektor entspechend

dem Strahlen-Facherwinkel misst zusatzliche 54° beim Siemens SOMATOM Volume Zoom.
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Im Vergleich zu der Bildrekonstruktion aus einer Vollrotation Uber 360° ergibt
sich hieraus jedoch ein qualitativ minderwertiges Bild. Bei der CT Fluoroskopie
fur Interventionen, ist jedoch eine hochwertige Bildqualitat nicht
notwendigerweise erforderlich, so dass die Einbussen an Qualitat akzeptiert
werden kdnnen. Fir eine diagnostische Bildgebung mit bestmoglicher Qualitat
ist die Verwendung von Daten aus Vollrotationen zur Bildberechung notwendig.
Eine Ausnahme hierzu ist die Herz-CT, welche ebenfalls mit Teildatensatzen

arbeitet, um den zeitlichen Vorteil der kiirzeren Aufnahmezeiten zu nutzen.

Um eine Echtzeitberechnung und Darstellung aus diesen Daten zu ermdglichen,
werden die Bilder zudem meist in einer reduzierten Bildmatrix abgebildet. Die
Bildauflosung ist hierbei reduziert auf 256 x 256 Bildpunkte und wird je nach
Hersteller teilweise vom Rechner auf volle MatrixgroBe mit 512 x 512
Bildpunkte interpoliert. Die Bildqualitat ist somit zusatzlich nochmals reduziert.
Andererseits ist hierdurch die Darstellung ohne merkliche Verzégerung mdaglich.
Bei gleichbleibender, kontinuierlicher Rotation und Datenakquisition werden die
Bilder jedoch nicht erst nach jeder Halbrotation dargestellt, sondern es erfolgt
die Berechnung nachfolgender Bilder aus sich Uberlappenden Bogen-
segmenten. In Abhéngigkeit von der Rotationszeit und der Uberlappung der
240° groBen Kreissegmente kdnnen bis zu 12 Bilder pro Sekunde dargestellt

werden.

Der limitierende Faktor ist hierbei die Kapazitat der Bildrechnereinheit sowie die
Datenlibertragungsrate. Nur modernste, schnellste Prozessoren kénnen die
Datenflut in angemessener Zeit verarbeiten und als Bilder darstellen. Es ist zu
erwarten, dass technologische Weiterentwicklungen flir diese Anwendungen

zukinftig flimmerfreie, schnelle filmartige Bildabfolgen ermdglichen werden.
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In Abbildung 5 auf der folgenden Seite ist eine vereinfachte, schematische
Darstellung der Funktionsweise der CT Fluoroskopie dargestellt. Hier sei

beispielhaft zur Vereinfachung 1s Rotationszeit gewahlt.

1) Sowie der Untersucher die Strahlung auslést, wird der erste Datensatz,
in Rot, aus einem 3/4 Umlauf Gber 240° gemessen. Dieser Umlauf beginnt
in der schematischen Darstellung bei 0° an der 12 Uhr Position und endet

an der 8 Uhr Position.

2) 90° weiter, von der 3 Uhr bis ca. zur 11 Uhr Position, sammelt der
Rechner jetzt Daten flir das zweite Bild, in Griin. Hierzu nimmt er die
bereits vorhandenen Daten aus dem 2/3-Anteil des vorherigen roten
Datensatzes von dessen 3 Uhr bis zur 8 Uhr Position. Dann addiert er die
neu gewonnen Messdaten hinzu aus dem 1/3 Bereich von der ca. 8 Uhr bis

zur 11 Uhr Position zu einem vollen Bilddatensatz.

3) Weitere 90° weiter, an der 6 Uhr Position, beginnt der Datensatz fiir den
blauen Bereich und endet ca. an der 2 Uhr Position. Fir dieses dritte, blaue
Bild benutzt der Rechner 1/3 der Daten aus dem ersten, roten Datensatz,
ein weiteres Drittel aus dem zweiten, griinen Datensatz und addiert den
neugewonnenen dritten, blauen Messbereich, von der ca. 11 — 2 Uhr

Position, zu einem vollen Bilddatensatz hinzu.

4) Der schwarze, vierte Datensatz schlieBt den Kreis nach gleichem Prinzip.
Dieser erstreckt sich von der 9 Uhr bis ca. 5 Uhr Position und benutzt
entsprechend Daten aus den vorhergehenden grinen und blauen

Messbereichen.
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Abbildung 5: Schematische Darstellung der Funktionsweise der CT

Fluoroskopie, beispielhaft flir 1s Rotationszeit mit 2/3 = 120° Daten-

Uberlappung. Messbeginn jeweils um 1/4 Kreisumlauf = 90° versetzt.

| Rotation der Réhre-Detektor-Einheit |

Ermittelte Datensatze mit @
|

jeweils 2/3 Uberlappung

Dargestellte
Bilder

1,00 1,25 1,50 1,75 2,00 2,25 2,50 2,75

Bildbeschreibung zu Abbildung 5: Die schnelle Rechnerleistung ermdglicht es, aus jeweils

einem Drittel-Umlauf Datensatz in Kombination mit vorherigen Daten ein neues Bild zu
berechnen. In dem hier vereinfacht dargestellten Beispiel wiirde der Betrachter so einen "Film"
mit vier Bildern pro Umlauf sehen. Rotiert das CT mit einer Umdrehung pro Sekunde, so ist die

Bildfrequenz entsprechend 4 Hz.

Das hier dargestellte Beispiel soll schematisch die Bildberechnung und
Darstellung fur eine Rotation der RoOhre-Detektor-Einheit von 1s/360°

widerspiegeln. Bei schnellerer Rotation oder gréBerer Uberlappung erhoht sich
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die Bildfrequenz. Die meisten moderneren CT Gerate rotieren mit 0,5 s Umlauf-
zeit, so dass sich allein hierdurch eine Verdoppelung der Bildfrequenz auf 8 Hz
ergibt. Die schnellste Bildabfolge ist momentan in der CT-Industrie mit 12

Bildern pro Sekunde angegeben (27).

1.4 CT-gesteuerte Intervention

Das hauptsachliche Einsatzgebiet der Computertomographie ist die
nichtinvasive Diagnostik. Daneben wird die Computertomographie seit Jahren
zur Durchfiihrung minimalinvasiver Therapie oder Diagnostik eingesetzt. Hierzu
gehoren z.B.:

Gewebeentnahmen und Stanzbiopsien

Facettgelenk Behandlungen

Perkutane Sympathikolysen

Drainageeinlagen

Vertebroplastien

Diskus Prolaps Therapie

Radiofrequenzablationen

0O O O O O o o o

Intratumorale Zytostatika Instillation

Zur Kontrolle der Intervention mittels CT gibt es zwei Mdglichkeiten. Der
Untersucher kann jeweils ein Einzelbild ohne Tischvorschub anfertigen und hat
somit einen momentanen Einblick in den Kérper und auf die Nadelposition oder
das Instrument zur Intervention. Durch die Atmung des Patienten kann sich die
Schichtebene verschieben. Der Arzt kann die Position der Nadelspitze bei einer
Intervention in solch einem "Standbild" kontrollieren, um dann im Anschluss
ohne simultane Bildkontrolle die Nadellage zu verandern. Hierbei sieht der Arzt
das Eindringen und Vorschieben der Nadel nicht in Echtzeit auf dem Bildschirm,
sondern erst wieder im Anschluss, wenn er die nachste Schichtaufnahme

anfertigt. Im Gegensatz hierzu werden bei der CT Fluoroskopie kontinuierlich
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Bilder erstellt. Hierbei besteht die Mdglichkeit eines Echtzeitmonitorings von
therapeutischen oder diagnostischen Eingriffen. Eingeflihrte Instrumente
kdnnen fortlaufend am Bildschirm verfolgt werden. Problematisch ist hierbei die
moglicherweise deutlich erhdhte Strahlenexposition des interventionellen

Radiologen als auch des Patienten.

1.5 Strahlenexposition und Dosimetrie

1.5.1 Grundprinzipien der Dosisbestimmung

Das Infoblatt des Bundesamtes flir Strahlenschutz vom 02.04.1997 (16)
definiert ionisierende Strahlung im Kapitel "GréBen und Einheiten im

Strahlenschutz" folgendermalBen (Zitat):

"Strahlung ist eine Energieform, die sich als elektromagnetische Welle
oder als Teilchenstrom durch Raum und Materie ausbreitet. Ist die
Energie der Strahlung so hoch, dass sie bei der Durchdringung von
Materie an Atomen und Molekilen Ionisationsvorgange auslost, spricht
man von ionisierender Strahlung.

Ionisierende Strahlung entsteht beim Zerfall instabiler und daher
radioaktiver - Atomkerne. Fir die Eigenschaft des spontanen
Kernzerfalls wurde der Begriff der Radioaktivitat gepragt. Ionisierende
Strahlung kann auch mit Hilfe technischer Einrichtungen wie

Beschleuniger oder Rontgengerate erzeugt werden.

Es gibt folgende Arten ionisierender Strahlung:

- Alphastrahlung: Teilchenstrahlung in Form von Kernen des Elements
Helium (Alphateilchen).

- Betastrahlung: Elementarteilchenstrahlung in Form von Elektronen
(Betateilchen).
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- Gammastrahlung: elektromagnetische Wellenstrahlung
(Photonenstrahlung).
- Neutronenstrahlung: Neutronen sind elektrisch neutrale

Elementarteilchen. Sie entstehen bei der Kernspaltung.

Réntgenstrahlung wird mit Hilfe technischer Einrichtungen erzeugt. Sie
unterscheidet sich in ihrer grundsatzlichen Natur nicht von der

Gammastrahlung."

Den Begriff Dosis definiert das Infoblatt des Bundesamtes flir Strahlenschutz
(16) an gleicher Stelle wie folgt (Zitat):

"Die Dosis ist ein MaB flr die Strahlungswirkung. Die Dosis gibt die
Strahlungsenergie an, die durch Absorption an eine bestimmte
Materiemenge Ubertragen wird. Die Einheit der Dosis ist Joule pro

Kilogramm (J/kg).

1.5.1.1 Die Enerqgiedosis:
Eine Dosis von einem Joule pro Kilogramm entsteht bei der Ubertragung

der Energie von 1 Joule auf Materie der Masse 1 kg durch ionisierende
Strahlung. Diese Dosis wird als Energiedosis bezeichnet und in Gray

(Gy) angegeben. Dabei gilt 1 Gy = 1 J/kg.

1.5.1.2 Die Aquivalentdosis:
Die verschiedenen Strahlungsarten verursachen im Kdrpergewebe bei

gleicher Energiedosis eine unterschiedlich starke biologische Wirkung.
Das bedeutet, dass mit der Angabe allein der Energiedosis die
biologische Wirkung der Strahlung im menschlichen Koérper nicht
ausreichend beschrieben wird. Die Energiedosis wird deshalb mit Hilfe

von Qualitatsfaktoren prazisiert. Diese stellen ein MaB flir die biologische
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Wirkung der Strahlung bei niedrigen Dosen dar. Die Dosis, welche die
biologische Wirkung der Strahlung einbezieht, wird als Aquivalentdosis
bezeichnet und in Sievert (Sv) angegeben. Man erhdlt sie durch
Multiplikation der Energiedosis (in Gy) mit dem Qualitatsfaktor.

Der Qualitatsfaktor flr Strahlung mit geringer lonisationsdichte in
Gewebe, wie Rontgen-, Gamma- und Betastrahlung, ist gleich 1 und
nimmt flr Strahlung mit hoher lonisationsdichte, wie Alpha- und
Neutronenstrahlung, héhere Werte an. In der Tabelle sind die in der
Strahlenschutzverordnung der Bundesrepublik Deutschland festgeschrie-

benen Qualitatsfaktoren angegeben.

1.5.1.3 Qualitatsfaktoren:

Strahlungsart Faktor
Rontgen- und Gammastrahlung 1
Betastrahlung 1
Alphastrahlung 20
Neutronen nicht bekannter Energie 10

1.5.1.4 Die effektive Dosis:

Strahlungswirkungen werden eingeteilt in deterministische Wirkungen,
die bei einer Exposition oberhalb bestimmter Dosisschwellwerte
unbedingt eintreten und stochastische Wirkungen, die nach Ablauf einer
ldangeren Latenzzeit mit einer bestimmten Wahrscheinlichkeit auftreten

kdnnen.

Mit der effektiven Dosis wird das Risiko flir das Auftreten mdglicher
stochastischer Wirkungen bei Exposition einzelner Organe und Gewebe
oder des gesamten Korpers bewertet. Die Aquivalentdosen der
exportierten Organe und Gewebe werden mit Gewebe-
Wichtungsfaktoren multipliziert, die ein MaB flir den Beitrag des

exportierten Organs zum Schadensrisiko des gesamten Korpers
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darstellen. Die Summe der derart gewichteten Aquivalentdosen ist die
effektive Dosis. Eine gleichmaBige Exposition des ganzen Kdrpers oder
eine Exposition einzelner Organe und Gewebe ergeben das gleiche
stochastische Risiko, wenn die effektiven Dosen Ubereinstimmen. Der

Einheitenname der effektiven Dosis ist ebenfalls das Sievert (Sv).
Effektive Dosis  E = effektive (Ganzkdrper-) Aquivalentdosis HE
E= wlHl+w2H2+ ..... + wn Hn

= X wiHi

Definition der effektiven Dosis:

Summe der gewichteten mittleren Aquivalentdosen in den einzelnen
Organen und Geweben des Korpers. Die Wichtungsfaktoren ergeben
sich aus den relativen Beitrdgen der einzelnen Organe und Gewebe zum
gesamten  Strahlenrisiko des Menschen bei  gleichférmiger
Ganzkorperexposition.

Die Tabelle enthdlt die Wichtungsfaktoren gemaB der Strahlenschutz-
verordnung. Entsprechend neuer Empfehlungen der ICRP sollen die

Faktoren weiter prazisiert werden.

1.5.1.5 Gewebe — Wichtungsfaktoren:

Organe und Gewebe Faktor
Keimdrlisen 0,25
Brust 0,15
rotes Knochenmark 0,12
Lunge 0,12
Schilddriise 0,03
Knochenoberflache 0,03
andere Organe und Gewebe je 0,06"
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Das Bundesamt flr Gesundheit gibt in Anlehnung an die Vorgaben der
Deutschen Réntgenverordnung die nachfolgend aufgelisteten Dosisgrenzwerte

fur beruflich strahlenexponierte Personen an.

1.5.1.6 Dosisgrenzwerte fur beruflich strahlenexponierte Personen

Effektive Dosis: 20 mSv pro Jahr (externe Bestrahlung und Inkorporation).
Effektive Dosis: 5 mSv pro Jahr flir Personen im Alter von 16-18 Jahren.
Augenlinse: Aquivalentdosis von 150 mSv pro Jahr.

Haut, Hande und Fiisse: Aquivalentdosis von 500 mSv pro Jahr.

O O O O o

Schwangere Frauen ab Kenntnis einer Schwangerschaft bis zu deren Ende:
Aquivalentdosis an der Oberfliche des Abdomens von 2 mSv und effektive
Folgedosis von 1 mSv.

o Stillende Frauen dirfen keine Arbeiten mit radioaktiven Stoffen ausfiihren,
bei denen die Gefahr einer Inkorporation oder radioaktiven Kontamination
besteht. (16)

1.5.2 Dosimetrie in der Computertomographie

1.5.2.1 CTDI

Die heute am verbreitetsten physikalische DosisgroBen bei der CT sind das
Dosislangenprodukt (DLP), die Achsendosis und der Computertomographie-
Dosisindex (CTDI). Wir haben uns in dieser Arbeit mit den Messungen des
CTDI befasst, da diese DosisgroBe am gebrauchlichsten ist. Die DosisgroBe
CTDI wird dazu benutzt, um die Energiedosen an bestimmten Orten quantitativ
zu erfassen. Der CTDI ist definiert als das Integral des Energiedosisprofils einer
Einzelschicht entlang einer Senkrechten zur Schichtebene, dividiert durch die
nominelle Schichtdicke (13, 36). Als MeBkoérper fir die Messung des CTDI

verwendet man zwei zylindrische Phantome aus Plexiglas. Deren Ldnge ist
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mindestens 14 cm und die Durchmesser sind 16 cm fiir das Kopfphantom und
32 cm fir das Kdrperphantom. Die Phantome enthalten zur Aufnahme des
Dosisdetektors funf parallel zur Langsachse ausgerichtete Bohrungen, die 1 cm
unterhalb der Phantomoberflache in 90°-Abstanden lokalisiert sind (Abb. 7-9).
Das Kopf-Phantom kann auf der Patientenkopfschale und das Koérper-Phantom
auf dem Patiententisch liegen, so daB die Phantomachse mit der Systemachse
des CT-Gerates zusammenfallt und die Schichtebene durch die Mitte des

Phantoms und des Dosisdetektors verlauft.

Die CT-Gerate und CTDI-Phantome besitzen meist eine Vorrichtung, mit der
das Phantom an den Patiententisch angehangt wird und somit frei in der Luft
hangt. Dies erlaubt sehr exakte Messungen des CTDI ohne Kopfschale oder
Tisch als stérende Absorber. Der Dosisdetektor muB in den Bohrungen genau
anliegen. Sowohl Einsatzteile als auch Adapter missen aus dem gleichen
Material sein wie das Phantom. Die Ionisationskammer besteht aus einem von
zwei Elektroden begrenzten Gasvolumen. Beim Anlegen einer Spannung und
Bestrahlung mit ionisierender Strahlung flieBt elektrischer Strom. Dieser wird
durch Wanderung der gebildeten Gasionen im elektrischen Feld erzeugt. Die
elektrische Feldstarke lasst auf die eintreffende Dosis riickschlieBen, wobei
Faktoren zur Strahlenenergie, dem Material und der Starke der Kammerwand,

dem Volumen und der Form der Kammer berlicksichtige werden (13).

Gemessen wird der CTDI im Einzelschichtbetrieb in allen fir den Anwender zur
Verfligung stehenden Rohrenspannungen und nominellen Schichtdicken. Das
mAs-Produkt ist wegen des linearen Zusammenhangs zwischen Dosis und mAs-
Produkt frei wahlbar. Konventionell wird jedoch der CTDI/100mAs oder
CTDI/mAs angegeben. Fir jede Einstellung werden die 4 peripheren CTDI-

Werte und der zentrale CTDI flr jedes der beiden Phantome bestimmt.

Aus diesen Messverfahren leitet sich der Begriff CTDIw ab. Dieser bezeichnet

den gewichteten CTDI und stellt die Summe von 1/3 des zentralen CTDI10cm
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und 2/3 des mittleren peripheren CTDI10cm dar (26). Basierend auf der
Annahme, daB der CTDI von der Peripherie zum Zentrum hin linear abfallt,
wobei die Dosis auBerhalb der Schicht gleich 0 ist und innerhalb der Schicht
gleich dem CTDI ist, ergibt sich durch den CTDIw der mittlere CTDI innerhalb
der Schicht im CTDI-Phantom.

1.5.3 Mdaglichkeiten der Reduktion der Strahlenexposition in der
CT-Fluoroskopie

Wie bei allen strahlenexponierenden Untersuchungen oder Eingriffen gilt auch
in der CT die "Regel der Drei A": Abschalten, Abstand und Abschirmung.
Abschalten bedeutet hierbei die Untersuchungszeit und damit die Strahlung
zeitlich so kurz wie mdglich zu halten. In Kombination mit einer Reduktion der
Réhrenspannung, ist dies die einzige Mdglichkeit der Strahlenreduktion flir den
Patienten. Durch Herabsetzen der Roéhrenspannung miissen Qualitatsverluste
der Bilddarstellung in Kauf genommen werden.

Abstand und Abschirmung beziehen sich auf den im- oder am Strahlengang
tatigen Arzt. Das Abstands-Quadrat-Gesetz gilt auch fiir Streustrahlung, die aus
dem Patienten kommt. Das Tragen einer adaquaten Bleischutzkleidung erklart
sich von selbst. Maher (27) beschreibt, dass eine zusatzliche Bleiabschirmung
Uber den Patienten gelegt, zwei cm caudal zur Schichtebene, die Streu-

strahlenbelastung um ein weiteres Drittel flir den Arzt reduzieren kann.

Verschiedene interventionell tatige Radiologen benutzen zusatzlich Nadel-
Abstandshalter, um nicht direkt mit den Fingern in das Nutzstrahlenblindel zu
gelangen (23, 24). Auch durch angepasste Réhrenstrommodulation lassen sich
zusatzlich erhebliche Dosiseinsparungen erzielen. Auf diesem Prinzip basierend
gibt es eine Neuentwicklung der Firma Siemens Medical Solutions, Computer
Tomographie. Der Marketingvertriebs Name heiBt HandCARE™. Hierbei wird

der Rdhrenstrom Uber ein vorgegebenes Bogensegment wahrend der Rotation
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der Rbéhre-Detektor-Einheit ausgeschaltet. Dadurch wird Dosis flir Patient und
Radiologe eingespart sowie gleichzeitig die Bildqualitat in diagnostischer
Wertigkeit beibehalten.

Ziel dieser experimentellen Arbeit ist es, bei einer simulierten Intervention die
Korperdosis flir den Patienten und die Handdosis flir den Radiologen zu
ermitteln im Vergleich mit und ohne HandCARE.

27



2. Material und Methodik

Die Untersuchungen und Messungen erfolgten am Institut flir Klinische
Radiologie der Universitat Minchen, Standort GroBhadern ( Direktor Prof. Dr.
med. Dr. h.c. Maximilian Reiser).

Die Durchfuhrung erfolgte an einem Mehrschicht Spiral CT (MSCT) mit
adaptiver Detektorgeometrie (Somatom Volume Zoom; Siemens Medical
Solutions, Forchheim, Deutschland). Die Detektorgeometrie erlaubt die
gleichzeitige Akquisition von bis zu 4 Zeilen.

Neben Messungen an einem CTDI-Phantom gemdaB DIN EN 61223.2.6
erfolgten Messungen an einem antropomorphen Phantom nach Alderson (37),
welches mit Thermolumineszenz Detektoren (TLD) bestlickt war. TLDs sind
wenige Millimeter groBe, typischerweise zylindrische Kristalle aus Lithium-
fluorid, welche durch energiereiche Strahlung angeregt werden. Zur dosimetri-
schen Auswertung erwarmt man die Kristalle nach Bestrahlung auf ca. 300°C in
einem speziellen Auswerte-Ofen. Hier emittieren die Kristalle die durch die
Anregung gespeicherte Energie in Form von sichtbarem Licht. Dieses wird
durch Photovoltverstarker in elektrischen Strom umgewandelt und kann so
prazise gemessen und bestimmt werden (7).

Es erfolgten jeweils vergleichende Messungen bei identischem Versuchsaufbau
jeweils ohne und mit Verwendung einer segmentalen Ro&hrenabschaltung
(HandCARE™; siehe unten) im CT-Fluoroskopie Modus.

2.1 Funktionsweise der segmentalen Rohrenabschaltung

Grundlegend kommen hier die Prinzipien der CT-Fluoroskopie, wie zuvor
beschrieben, zur Anwendung. Auch Spiral CT-Scanner sind dazu in der Lage,
sequentielle Schichten aufzunehmen ohne simultanen, kontinuierlichen Tisch-
vorschub mit spiralférmigem Umlauf der Ro&hre-Detektor-Einheit. Mittels

Software-Ansteuerung kann die Messung nach jeweils einem Umlauf unter-
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brochen werden, um danach nach veranlasstem Tischvorschub erneut wieder
eingeleitet zu werden. Man setzt diese Methode ein, um lediglich einzelne
Untersuchungsschichten einer Korperregion darzustellen. Es besteht auch die
Mdglichkeit "auf der Stelle", ohne Tischvorschub, Bilddaten zu erheben. Dies
sowohl sequentiell mit Unterbrechungen als auch kontinuierlich mittels
Spiralmessung.

Wie beschrieben ist flir die CT-Fluoroskopie zur Bildberechnung lediglich die
Datenaufnahme einer Teilrotation mit Akquisition der Daten liber 240° Rotation
notwendig. Daraus kann man ableiten, dass die Strahlung fiir die restliche
Teilrotation mit verbleibendem Daten-Bogensegment von 120° ausgeschaltet
werden kann, ohne dass diagnostisch bei der Bildgebung ein wesentlicher
Informationsverlust in Kauf genommen werden muss. Es handelt es sich um
aneinandergereihte sequentielle Messungen mit Bilddaten aus 240°
Teilumldufen, die hintereinander weg abgebildet werden. Diese Art der
Messung kann der verwendete Computertomograph bis zu 100 Sekunden lang
kontinuierlich durchfiihren. Hiervon abgeleitet ermdglicht die neuentwickelte
segmentale Rohrenabschaltung (HandCARE™, Siemens Medical Solutions,
Forchheim, Deutschland) die Bildberechnung (12).

Bei der Ro&hrenstrommodulation mit HandCARE macht man sich die
sequentielle Untersuchungstechnik zu nutze. Durch neuartige Computertechno-
logie und schnelle Prozessoren kann man die Rechenzeiten wesentlich
verkirzen. Dies erlaubt zum einen ein Bild aus dem 240° Umlauf Datensatz in
Echtzeit auf dem Monitor zu prasentieren. Zum anderen ermoglicht es, die
Berechnungen zum Start des nachstfolgenden sequentiellen Umlaufs bereits in
der Endphase des vorhergehenden Umlaufs einzuleiten. So erscheint der
Eindruck, bei HandCARE wiirde die Strahlung im kontinuierlichen Umlauf Gber
einen Bogenabschnitt abgeschaltet.

Das Prinzip der segmentalen Rohrenabschaltung und die hierbei erzielbare
segmentale Ausschaltung ist graphisch vereinfacht aus Abbildung 6 zu

entnehmen.
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Abbildung 6

Modifizierter Auszug aus der Patentschrift DE 100 01 357 Al zur
Réhrenstrommodulation mittels HandCARE (12).

Schematische Darstellung der Rohre—Detektoreinheit mit Strahlenblindel im
Umlauf um einen zentral plazierten Patienten. Darstellung der Hand des
Untersuchers und der entscheidenden Ro&hrenpositionen beim HandCARE.

Ansicht von kranial.

Rontgenrdhre
Strahlenquelle, Fokus
Kollimierungs Blende
Nutzstrahlenbiindel

Untersuchungsobjekt, Patient

A oA WN -

Detektoreinheit

a Roéhrenposition am Ende des

Strahlenbereichs

Réhre in 0° Position

Rohrenposition am Anfang des

Strahlenbereichs

b  Interventionsnadel

¢ Hand des Untersuchers

d Abbildungsbereich bei
eingeblendetem Nutzstrahl

e Maximaler Abbildungsbereich

Bildbeschreibung zu Abbildung 6: Umlauf von Rdhre -1- und Detektor -6- im Uhrzeigersinn

nach rechts. Zwischen Réhrenposition a und a" ist die Strahlung abgeschaltet. Zwischen
Position a" und a wird Strahlung appliziert. Durch zusatzliche Einblendung des Nutzstrahlen-
biindels -4- réhrenseitig durch den Bleiplatten Kollimator -3- kann zum einen Dosis eingespart
werden, zum anderen wird die Hand des Untersuchers -c- keiner direkten Strahlung

ausgesetzt.
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2.2 Messungen am CTDI Phantom

2.2.1 Versuchsaufbau

Zunachst wurde die applizierte Dosis in einer kollimierten Schichtdicke von
10 mm Gesamtkollimation bei 4 x 2,5mm Detektorkollimation gemessen.
Hierdurch konnten die Computertomographie Dosis Index Werte, CTDI
ermittelt werden. Das CTDI Messphantom (DIN EN 61223.2.6, Durchmesser
32cm) wurde auf dem Patientenauflagetisch plaziert und mittels der Lichtvisier-
einrichtung manuell in der Gantry ausgerichtet und zentriert. Es wurde explizit
die Plazierung auf der Tischplatte vorgezogen, um eventuelle Effekte
hinsichtlich einer Dosisabschwachung durch die Tischplatte an der Unterseite
mitbestimmen zu kdnnen. Alternativ wurden CTDI Messungen mit Montierung
des Phantoms am Tischende an einer Halterung befestigt, um Stér- oder
Streuobjekte aus dem Strahlengang zu entfernen. Fir die Berechnung des
CTDIw erfolgten jeweils Einzelmessungen mit der Ionisationskammer in finf
Standardpositionen. Neben der Messung in der Offnung mittig in der zentralen
Position erfolgen Messungen in vier Positionen am Rande in der 12 Uhr, 3 Uhr,
6 Uhr und 9 Uhr Position. Die Exposition der Ionisationskammer erfolgte flr
jeweils exakt 20 s. Hierzu wurden folgende Réhreneinstellungen verwendet:

o Roéhrenspannung 120 kV

0 Rohrenstrom 20 mAs

Die Messungen erfolgten fir jede Position drei Mal mit jeweils erneuter
Kalibrierung der Ionisationskammer.

Aus den drei gemessenen Werten wurde zur weiteren Berechnung des CTDIw
fur jede Position ein Mittelwert errechnet. Zur Ermittelung des CTDIw erfolgen
somit jeweils 15 Messungen Uber jeweils 20 s. Zunachst erfolge die Messung
ohne Roéhrenstromabschaltung. In einem zweiten Messdurchgang erfolgte
anschlieBend die identische Messung mit eingeschalteter R&hrenstrom-
abschaltung. (HandCARE).
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Die Berechnung des CTDIw erfolgt nach folgender Formel:

Abbildung 7
Kérperphantom CTDI Messeinheit gemaB DIN EN 61223.2.6 aus

wasseraquivalentem Kunststoff PMMA, 32 cm Durchmesser, mit vier Bohrungen
peripher in 12, 3, 6 und 9 Uhr Position, sowie einer zentralen Bohrung, welche
die davorliegende Messapparatur mit stabférmiger Ionisationskammer

aufnehmen konnen.

Bildbeschreibung Abb. 7:

Hintere Reihe: 1) PMMA Phantom mit 32 cm Durchmesser, 2) Auswerte- und Anzeigegerat.

Vordere Reihe: 3) Stabionisationskammer mit Verbindungskabel, 4) Kupplungsstiick
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Abbildung 8

Bildbeschreibung Abb. 8: gesamte CTDI Messeinheit zusammengebaut mit Stabionisations-

kammer exemplarisch in zentraler Bohrung (Pfeil)

Abbildung 9

Bildbeschreibung Abb. 9: gesamte CTDI Messeinheit zusammengebaut in CT Gantry
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2.3 Messungen am Alderson-Phantom

2.3.1 Versuchsaufbau zur Messung innerhalb des Strahlengangs

Zunachst erfolgten Messungen zu Ermittlung der Dosis bzw. Dosisleistung im
Primarstrahlengang. Diese erfolgten unter Verwendung eines antropomorphen
Kdérperphantoms (Alderson Phantom). Hierzu entwickelten wir ein Modell aus
einer Plexiglasscheibe von ca. 5mm Dicke in Form eines Kreissegmentes, das
ca. 120° abdeckt (Abbildung 10). Diese Scheibe wurde zwischen den zwei
Kdrperscheiben mit den Nummern 20 und 21 des Alderson Phantoms platziert,
was der Region im Oberbauch in Hohe des Leberhilus entspricht. Das Plexiglas
ragt insgesamt 12.5 cm in der Héhe Uber die Phantomkdrperoberflache hinaus.
An dieser Plexiglasscheibe wurden flinf Plexiglasrohrchen von ca. 3mm
Durchmesser und 13.5cm Lange in den Winkelgradpositionen 0°, 30°, 60°, 90°
und 115° platziert und befestigt. Diese Rohrchen wurden im Abstand von
0,5cm, 3,5cm, 6,5cm, 9,5cm und 12,5cm von der Phantomkdrperoberflache
jeweils mit TLD Elementen bestlickt. (Abb. 10) Somit wurden jeweils finf
TLD's in finf verschiedenen Winkelpositionen und finf verschiedenen
Abstanden senkrecht zur Phantomoberfliche auBerhalb des Phantoms

angebracht.

Zusatzlich zu den auBen platzierten TLDs erfolgte die Bestiickung der nachst-
anliegenden Kdrperscheibe des Phantoms in den hierflir vorgesehenen internen
Bohrungen der linken Scheibenhalfte mit TLDs. Somit konnte gleichzeitig auch
die Dosisverteilung im Korperinneren ermittelt werden (Abbildungen 13-16).
Hierbei wurde besonders darauf geachtet, dass die TLD's in den auBen
angebrachten Plexiglasrohrchen in ihrer Achse senkrecht zu den TLD s in der
Korperscheibe lagen, um alle TLD's gleichzeitig exakt im Strahlengang
platzieren zu kdnnen. Hierzu erfolgte die Ausrichtung und Zentrierung mit Hilfe
des Lichtvisiers an der CT-Gantry im Zentralstrahl. Die Plexiglasrohrchen auf

der Oberflaiche werden somit durch den Zentralstrahl exakt erfasst. Die
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Bestlickung der Plexiglasréohrchen, sowie die Positionierung des Phantoms in

der Gantry ist Abbildung 9 zu entnehmen.

Neben den Messungen ohne segmentale Réhrenabschaltung erfolgte nach
einem Austausch der TLD's und einer erneuten Bestiickung die identische

Messung unter Verwendung der R6hrenabschaltung.

Es wurden jeweils folgende Messparameter verwendet bzw. eingestellt:
e Rohrenspannung 120 kV
e Roéhrenstrom 20 mAs (elektrisch vorgegebene mAs) (Abb. 14)

Die Exposition erfolgte jeweils fiir 1min. Die Auswertung der TLD s erfolgte,
wie zuvor beschrieben, in der Klinik fur Strahlentherapie und Radioonkologie
der Universitat Miinchen, GroBhadern (Prof. Dr. med. Eckhart Dihmke).

Neben der Bestimmung der Dosiswerte fiir die einzelnen TLD's erfolgte
zusatzlich eine Abschatzung der Organdosen sowie der effektiven Dosis im
Bundesamt flir Strahlenschutz, Neuherberg, um somit auch die Auswirkungen
der segmentalen Rohrenabschaltung auf die Patientendosis evaluieren zu

kdnnen.
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Abbildung 10
Ansicht von caudal des Alderson Kdérperphantoms in der Gantry6ffnung

Bildbeschreibung Abb. 10:

Man erkennt die einzelnen Phantomscheiben, die Plexiglasscheibe zur Befestigung der

Plexiglasrohrchen mit den TLD Kristallen darin, sowie die unterschiedlichen Winkelgrade der

Réhrchenpositionierung auf der linken Seite des Phantoms in 0°, 30°, 60°, 90° und 115°.

Abbildung 11




Abbildung 12
Ansicht von der Kopfseite des Alderson Kérperphantoms in der Gantry6ffnung

Bildbeschreibung Abb. 12:

Man erkennt die einzelnen Phantomscheiben, die Plexiglasscheibe, welche die Plexiglas-

réhrchen mit den TLD Kristallen darin halt, sowie die unterschiedlichen Winkelgrade der
Roéhrchenpositionierung auf der linken Seite des Phantoms in 0°, 30°, 60°, 90° und 115°.
Die weiBen Unterlagen seitlich und an den Ecken sind aus Papier und dienen der Stabilisierung

und Ausrichtung des Phantoms im Versuchsaufbau.
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Abbildung 13

Schematische Darstellung der Messversuchsanordnung. Ansicht von caudal.
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Bildbeschreibung Abb. 13:

Flnf Plexiglasréhrchen mit je finf TLD Messelementen im Abstand von 0,5-3,5-6,5-9,5 -

12,5 cm von der Phantomkdérperoberflache. Die R6hrchen sind in 0°, 30°, 60°, 90° und 115°

am Phantom positioniert.
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Abbildung 14
CT - Monitorbild der Untersuchungsschicht, Ansicht von caudal.
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Bildbeschreibung Abb. 14:
Streifenformige Strahlenartefakte durch die Plexiglasréhrchen. Man kann andeutungsweise die

gefiillten, mit TLDs bestiickten, internen Offnungen von den leeren unbestiickten unter-
scheiden. Die gefiillten Bohrungen, vornehmlich auf der linken Phantomhalfte im Bild,
erscheinen etwas heller im Vergleich zu den nicht bestiickten. Ebenso erkennt man die

anatomische Beschaffenheit des Phantoms mit humanen Skelettanteilen.
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Abbildung 15
Ansicht von kranial und dorsal auf das offene Alderson Phantom

Bildbeschreibung Abb. 15:

Das Phantom steht auf dem Boden und ist von oben photographiert. Die kranialen

Korperelementscheiben des Phantoms sind abgenommen. Man erkennt nun zusatzlich die mit
WeiB markierten Positionen der intrakorporalen TLD Elemente. Die zwei hellen Stangen sind
aus Plastik und dienen der Fihrung und Stabilisierung der einzelnen Phantomkérperscheiben
zueinander. Versuchsaufbau mit eingefiigter Plexiglasscheibe mit flinf angeklebten Plexiglas-

réhrchen in 0°, 30°, 60°, 90° und 115° und den jeweils fiinf kleinen TLD Elementen darin.
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Abbildung 16

Die einzelne Scheibe des Phantoms, innerhalb derer gemessen wurde, mit
aufliegender Plexiglasscheibe. Man erkennt gut die finf Plexiglasrohrchen mit
den darin plazierten TLD Elementen. Die Scheibe ist hier flach auf dem Boden

liegend, von kranial betrachtet, photographiert.

Bildbeschreibung Abb. 16:
Alderson Phantomkdérperscheibe und Plexiglasscheibe mit finf angeklebten Plexiglasréhrchen in
0°, 30°, 60°, 90° und 115° und den jeweils fiinf kleinen TLD Elementen darin. In weif

markierte Positionen der intrakorporalen TLD Elemente.
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2.3.2. Versuchsaufbau zur Messung auf3erhalb des
Strahlengangs

Zusatzlich zur Messung im direkten Strahlengang, im Nutzstrahlenbiindel,
erfolgten Messungen auBerhalb des Nutzstrahlenblindels, um ebenfalls die
Strahlenexposition durch Streustrahlung zu ermitteln. Hierzu wurde ein
vergleichbarer Versuchsaufbau mit dem Alderson Phantom und TLD Elementen

in Plexiglasréhrchen, wie bereits zuvor beschrieben, verwendet.

Wie zuvor bei der Messung im Nutzstrahlenblindel waren die eingesetzten
Plexiglasréhrchen hierbei jetzt jedoch im 90° Winkel senkrecht zur
Plexiglasplatte montiert. Sie verliefen somit parallel zur Phantomkérper
Oberflache, in einem Abstand zu dieser von 10cm. Der Abstand der TLDs zum
Rontgenzentralstrahl betrug 2,5, 5,5, 8,5, 11,5 und 14,5cm nach caudal. Die
Winkelgradanordnung der einzelnen RoOhrchen entsprach, wie zuvor beim

ersten Versuchsaufbau, ebenfalls 0°, 30°, 60°, 90° und 115°.

Mit dieser Messanordnung wollten wir feststellen, ob die Radiologenhand
auBerhalb der direkten Rontgeneinstrahlung bei einer Intervention allein durch

den Abstand hinreichend vor Strahlung geschiitzt ist.

Details zum Versuchsaufbau kénnen aus den folgenden Abbildungen 17-19
entnommen werden. Die Messung wurde mit identischen Parametern wie im
ersten Versuchsaufbau durchgefiihrt. Auch hierbei betrug die Bestrahlungszeit
60s mit 120kV und 20mAs.
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Abbildung 17
Alderson Kérperphantom in Frontalansicht mit eingebrachtem Versuchsaufbau.

Bildbeschreibung zu Abb. 17:

Frontalansicht des Phantomaufbaus fiir die Messungen der Streustrahlung auBerhalb des
Strahlengangs. Man sieht die eingesetzte Plexiglasscheibe (3> )mit den finf parallel zur
Phantom Kérperoberflache angebrachten Plexiglasréhrchen mit den TLD Elementen, die nach
caudal weisen. (Pfeile)
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Abbildung 18
Alderson Korperphantom in der Gantry mit eingeschaltetem Laserlicht als

Positionierhilfe

Bildbeschreibung zu Abb. 18:

Schrag caudo-craniale Ansicht des Phantomaufbaus von rechts. Das Phantom ist in der CT-
Gantry platziert und wurde mittels Laserlicht-Visier ausgerichtet, erkennbar an den roten
Lichtlinien. Die Messrohrchen weisen nach caudal, beginnend am caudalen Rand des
Réntgenstrahlen Blindels.
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Abbildung 19
Alderson Korperphantom Detailansicht von rechts seitlich.

Bildbeschreibung zu Abb. 19:
Man erkennt die einzelnen Phantomscheiben, eines der Plexiglasrdhrchen, welches von der
Plexiglasscheibe nach rechts, caudal weist, sowie die darin enthaltenen TLD Elemente (ﬁ)
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3. Ergebnisse

3.1 Messergebnisse am CTDI Phantom

Die Messergebnisse der Einzelmessungen sind Tabelle 1 zu entnehmen. Es
zeigt sich flir die Messungen ohne Réhrenstrommodulation eine annahernd
gleichférmige Verteilung der Messwerte in allen AuBenmesskammern in den 0°,
90°, 180° und 270° Positionen. Lediglich in der Kammer an der 6 Uhr Position
findet sich im Vergleich zu den anderen AuBenkammern eine minimale
Reduktion der einfallenden Energiedosis. Dies erklart sich durch die
Schwachung der auftreffenden Strahlung infolge einer teilweisen Absorption im
Patiententisch bei Strahlungseinfall von unten. Gegenliber dem Maximalwert
von 119,9 mGy in der 12 Uhr Position fallt der Wert in der 6 Uhr Position um
13% auf 104,5 mGy ab. In der 3 bzw. 9 Uhr Position liegen die Werte zwischen
den beiden oben genannten Extremwerten bei 114,6 mGy bzw. 117,5 mGy.
Diese Zwischenwerte lassen sich ebenfalls mit einer teilweisen Schwachung
durch den Patiententisch erklaren, die allerdings in diesen Positionen geringer
als bei der 6 Uhr Position ausfallt. Flr die zentrale Positionierung der
Ionisationskammer ergibt sich ein Messwert von 51,2 mGy. Der CTDIw
berechnet sich aus den gemessen Einzelwerten in der Messung ohne
Réhrenabschaltung zu 93,0 mGy.

In der zweiten Messreihe, unter Verwendung der segmentalen Réhrenstromab-
schaltung, ergab sich flir die zentrale Kammer ein Mittelwert von 38,2 mGy.
Fir die Kammer in 3 Uhr Position lag der Mittelwert bei 104,2 mGy, fir die 6
Uhr Position bei 106,0 mGy, flir die Kammer in 9 Uhr Position 98,9 mGy und in
der 12 Uhr Position 26,5 mGy. Die Reduktion der Energiedosis ist so mit 78,0%
in der 12 Uhr Position am starksten ausgepragt, wahrend sie bei 3 Uhr 9,1%
und bei 9 Uhr 15,8% betragt. In der 6 Uhr Position ergab sich ein Anstieg von

1,5% der jedoch im Rahmen der normalen Schwankungsbreiten liegt.
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Der berechnete CTDIw liegt bei 68,6 mGy. Dies entspricht einer Reduktion von

26,5% gegeniber der Messreihe ohne Réhrenstromabschaltung.

Tabelle 1:

Dosismessungen mit CTDIw Messeinheit mit Ionisationskammer. Der CTDIw
errechnet sich zu einem Drittel aus dem zentralen MeBwert und zu zwei Drittel
aus der Summe der Oberflachenwerte. Er gibt die absorbierte Dosis in der
Untersuchungsschicht an. Da die Ionisationskammer 10 cm lang ist, sind auch

die CTDIw Werte fir eine Lange von 10 cm.

Einheit der Messwerte: mGy/10 cm

Position der Zentrale | 12 Uhr | 3 Uhr | 6 Uhr | 9 Uhr
Ionisationskammer Kammer Q° 90° 180° 270°
1.) ohne 51,28 |120,40|113,70|104,40| 117,20

Réhrenstrommodulation | 51,26 | 120,40 | 116,60 | 104,50 | 117,40
51,08 |119,00|113,60|104,60 117,80
Durchschnittswert| 51,21 |119,93|114,63|104,50| 117,47

CTDIw| 93,04

11.) mit 37,88 | 25,94 [104,90|105,90| 97,98
Réhrenstrommodulation | 37,89 | 26,60 | 102,50 | 106,00 | 100,40
38,83 | 26,57 |105,10|106,00| 98,31
Durchschnittswert| 38,20 | 26,37 | 104,17 | 105,97 | 98,90

CTDIw| 68,64

Anderung in %| -25,40 |-78,01| -9,13 | +1,40 | -15,81

A CTDIw| -26,54%

Erlauterung zu Tabelle 1:

Untersuchungsparameter: 20s Strahlungsdauer mit 120 kV und 20 mAs, Schichtkollimation von
4 x 2,5 mm und berechnete Bild-Schichtdicke von 10 mm. Im oberen Anteil der Tabellg, I.,
sind die Messergebnisse ohne Réhrenstrommodulation abgebildet. Im unteren Anteil, II., dann
die anschlieBend gemessenen Werte mit Rohrenstrommodulation. Aus der Anderung der
Durchschnittswerte, in der vorletzten Zeile, lasst sich die mit der Funktionsweise von
HandCARE erzielte prozentuale Einsparung der Energiedosis an den jeweiligen Bogenwinkel-

positionen ablesen.
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3.2 Messergebnisse am Alderson Phantom

3.2.1 Messung innerhalb des Strahlengangs

(Siehe hierzu die Versuchsanordnung in den Abbildungen 10-11.)

In den folgenden Tabellen 2-4 sind die Messergebnisse der einzelnen TLD
Elemente in den funf Plexiglasrohrchen in unterschiedlichen Bogengrad-
positionen dargestellt. Tabelle 2 zeigt im Normalmodus ohne zugeschaltetes
HandCARE die Werte der "vollen Dosis", welche die ungeschiitzte Radiologen-
hand wahrend einer einminitigen Intervention im Strahlengang treffen wirde.
Tabelle 3 zeigt die Energiedosiswerte mit eingeschalteter Rohrenstrom-
modulation HandCARE und Tabelle 4 die prozentuale Reduktion der
Energiedosis an den jeweiligen TLD Positionen. Die Abstandsangaben in den

Tabellen sind in cm zur Phantomkdrperoberflache.

Tabelle 2:
Darstellung der Energiedosis-Messergebnisse ohne Rdéhrenstrommodulation
HandCARE

Réhrchen 1 2 3 4 5
Winkel 0° 30° 60° 90° 115°

Abstand
12,5cm 16,98 16,43 15,33 13,75 15,21
9,5cm 17,46 17,08 16,01 15,14 15,44
6,5 cm 19,38 18,80 17,36 16,36 16,14
3,5cm 22,01 21,14 19,15 17,55 16,84
0,5cm 24,52 22,78 21,22 19,33 17,21

Erlauterung zu Tabelle 2:

Messwerte der einzelnen TLD Elemente in den flinf Plexiglasrohrchen in unterschiedlichen
Bogengradpositionen im Normalmodus ohne zugeschaltetes HandCARE. Die Abstandsangaben

sind in cm zur Phantomkdérperoberfléache. Die Messeinheit ist in cGy.
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Tabelle 3:
Darstellung der Energiedosis-Messergebnisse mit Rd&hrenstrommodulation
HandCARE

Rdhrchen 1 2 3 4 5
Winkel 0° 30° 60° 90° 115°

Abstand
12,5 cm 3,16 5,41 12,84 14,37 14,60
9,5cm 3,77 6,55 12,46 14,66 15,20
6,5 cm 4,88 8,09 12,36 15,17 15,80
3,5cm 6,63 9,61 12,54 16,01 16,73
0,5cm 8,58 10,43 12,41 17,20 18,08

Erlduterung zu Tabelle 3:

Messwerte der einzelnen TLD Elemente in den fiinf Plexiglasrdhrchen in unterschiedlichen
Bogengradpositionen im Normalmodus mit zugeschaltetem HandCARE. Die Abstandsangaben

sind in cm zur Phantomkoérperoberflache. Die Messeinheit ist in cGy.

Tabelle 4:
Reduktion der Energiedosis in Prozent im Vergleich ohne und mit

R6hrenstrommodulation

Rohrchen 1 2 3 4 5
Winkel 0° 30° 60° 90° 115°

Abstand
12,5cm 81,39 67,07 16,24 +4,51 4,01
9,5cm 78,41 61,65 22,17 3,17 1,55
6,5cm 74,82 56,97 28,80 7,27 2,11
3,5cm 69,88 54,54 34,52 8,77 0,65
0,5¢cm 65,01 54,21 41,52 11,02 +5,06

Mittelwert 73,90 58,89 28,65 514 0,65

Erlduterung zu Tabelle 4:

Prozentuale Reduktion der Energiedosis in den einzelnen Messpositionen der TLDs.
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Abbildung 20:

Darstellung der Messwert-Ergebnisse der Dosisverteilung orthogonal, senkrecht

zur Phantomoberflache, innerhalb des Rdntgenfacherstrahls, im Abstand von
0,5 bis 12,5 cm zur Phantomoberflache an flnf Kreisbogenpositionen.

Gemessene Energiedosiswerte ohne Réhrenstrommodulation

cGy
®12,5 @9,5 06,5 @3,5 W0,5 cm
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Abbildung 21:

Gemessene Energiedosiswerte mit R6hrenstrommodulation

cGy
W12,5 @95 O6,5 M3,5 WO,5 cM
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Abbildung 22:

Prozentuale Reduktion mit Réhrenstrommodulation an finf Kreisbogenpositi-

onen in unterschiedlichem Abstand zur Phantomkoérperoberflache. Messung

innerhalb des Rontgenfacherstrahls.
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Erlauterung zu Abbildung 22:

Darstellung der prozentualen Reduktion der Energiedosiswerte innerhalb des Réntgenzentral-
strahls in den finf MeBbereichen innerhalb der einzelnen Réhrchen und in den finf Kreis-
bogenpositionen. Der 0%-Wert entspricht den Messwerten ohne Réhrenstrommodulation. Ein
Wert von 100% Reduktion wiirde bedeuten, dass keine auftreffende Dosis mehr gemessen

werden kann.

Aus unseren Messungen und aus der Abbildung 22 sind zwei wesentliche
SchluBfolgerungen abzuleiten.
1.) Je kleiner der Abstand zur Oberflache, desto groBer ist die Reduktion der
einfallenden Dosis.
2.) Je naher an der 0°, 12 Uhr Position, desto gréBer die Dosisreduktion. An

der 0° Position ergeben sich Dosiseinspaarungen von 65 bis 81%

In der 0° Position bei 12 Uhr zeigt sich eine deutliche Reduktion der Energie-
dosis zwischen 81% in 12,5 cm Abstand und 65% in 0,5 cm Abstand. Eine
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durchschnittliche Einsparung von 73% gegeniiber den Ausgangswerten ohne
Rdhrenstrommodulation.

In der 300 Position zeigt sich noch eine Reduktion um 67% in 12,5 cm Abstand
und um 54% in 0,5 cm Abstand. Eine durchschnittliche Einsparung von 60,5%
gegenuber den Ausgangswerten ohne R6hrenstrommodulation.

In der 60° Position findet sich noch eine leichte Dosisreduktion in den dauBeren,
von der Oberflaiche am weitesten entfernten TLDs. In Kdérperndhe ist hier
bereits keine signifikante Reduktion der Energiedosiswerte mehr erkennbar.

In den 90° und 115° Positionen findet sich kein messbarer Unterschied im
Vergleich zu den Werten ohne Réhrenstrommodulation. Dies lasst sich dadurch
erklaren, dass der Rdntgenstrahl nur im oberen Bogensegment von der 10:00
Uhr Position bis zur 02:00 Uhr Position wahrend des Umlaufs abgeschaltet ist.
In den lateralen Positionen ist keine signifikante Dosisersparnis aus der

Modifikation der direkten Strahlung zu erwarten.

In 0° und 309, welche der 12:00 Uhr und der 01:00 Uhr Position entsprechen,
tritt somit die maximale Dosiseinsparung auf. Hier werden die Werte von ca.
16,5 — 22,5 cGy auf 3 — 10,5 cGy verringert. Dies entspricht einer Einsparung
um 54 — 81%. Die gemessenen Restdosiswerte sind nicht durch direkten
Strahlungseinfall bedingt, sondern lediglich noch durch indirekte Streustrahlung
aus dem Phantomkoérper. Die Messelemente an den Messpositionen bei 90°

und bei 1159 erhalten stets die gleiche Dosismenge aus der Direktstrahlung.

Eine leichte Varianz und leichte Verringerung der Dosiswerte erkldren sich an
diesen Positionen ebenfalls durch die reduzierte indirekte Streustrahlung aus
dem Phantom heraus bei segmental abgeschalteter Rohre, sowie durch
methodisch bedingte leichte Ungenauigkeiten bei manueller Positionierung der
Versuchseinheit in Ausrichtung zum Rontgenzentralstrahl und nicht ganz exakt

justiertem Laserlichtvisier an der CT-Gantry.
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3.2.2 Messung aul3erhalb der Strahlung (Streustrahlung)

(Siehe hierzu die Versuchsanordnung in den Abbildungen 18-19.)

In den folgenden Tabellen 5-7 sind die Messergebnisse der einzelnen TLD
Elemente in den funf Plexiglasrohrchen in unterschiedlichen Bogengrad
Positionen dargestellt. Tabelle 5 zeigt im Normalmodus ohne zugeschaltetes
HandCARE die Werte der "vollen Dosis", welche die ungeschiitzte Radiologen-
hand wahrend einer einminitigen Intervention im Streustrahlengang treffen
wirde. Tabelle 6 zeigt die Dosiswerte mit eingeschalteter Rdhrenstrom-
modulation HandCARE und Tabelle 7 die prozentuale Reduktion der
Energiedosiswerte an den jeweiligen TLD Positionen. Die Abstandsangaben in

den Tabellen sind in cm zum Réntgenzentralstrahl.

Tabelle 5:
Darstellung der Energiedosis-Messergebnisse ohne Rd&hrenstrommodulation
HandCARE

Réhrchen 1 2 3 4 5
Winkel 0° 30° 60° 90° 115°

Abstand
2,5cm 7,30 6,50 6,74 6,33 7,38
5,5cm 5,03 4,49 4,06 3,97 5,12
8,5cm 3,71 3,28 2,91 2,82 3,87
11,5cm 2,71 2,45 2,24 2,20 2,85
14,5 cm 2,04 1,91 1,78 1,77 2,14

Erlauterung zu Tabelle 5:

Messwerte der einzelnen TLD Elemente in den flinf Plexiglasrohrchen in unterschiedlichen
Bogengradpositionen im Normalmodus ohne HandCARE. Die Abstandsangaben sind in cm zum

Réntgenzentralstrahl. Die Messeinheit ist in cGy.
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Tabelle 6:
Darstellung der Energiedosis-Messergebnisse mit Rd&hrenstrommodulation
HandCARE

Rdhrchen 1 2 3 4 5
Winkel 0°s 30° 60° 90° 115°

Abstand
2,5¢cm 5,17 5,33 4,67 5,04 5,28
5,5cm 2,25 2,33 2,71 3,15 3,39
8,5cm 1,82 1,84 2,04 2,21 2,37
11,5cm 1,46 1,45 1,55 1,69 1,79
14,5 cm 1,13 1,13 1,20 1,35 1,42

Erlduterung zu Tabelle 6:

Messwerte der einzelnen TLD Elemente in den fiinf Plexiglasrdhrchen in unterschiedlichen
Bogengradpositionen im Normalmodus mit zugeschaltetem HandCARE. Die Abstandsangaben

sind in cm zum Roéntgenzentralstrahl. Die Messeinheit ist in cGy.

Tabelle 7:

Reduktion der Energiedosis in Prozent im Vergleich ohne und mit Réhrenstrom-

modulation

Réhrchen 1 2 3 4 5
Winkel 0°s 30° 60° 90° 115°

Abstand Mittelwert
2,5cm 29,95 26,99 28,15 25,22 16,59 25.38
5,5cm 56,05 53,68 39,64 22,41 14,61 37.28
8,5 cm 52,97 50,40 37,80 24,05 15,96 36.24
11,5cm 48,77 46,49 36,73 24,55 18,64 35.04
14,5 cm 47,20 44,61 37,17 24,16 19,77 34.58

Mittelwert 46.99 44.43 35.90 24.08 17.11

Erlduterung zu Tabelle 7:

Prozentuale Reduktion der Energiedosis in den einzelnen Messpositionen der TLDs.
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Die Abbildungen 23-25 verdeutlichen die Dosisverteilung auBerhalb des
direkten RoOntgenfacherstrahls in 10 cm Abstand parallel zur Phantom-

oberflache in einer Distanz zum Réntgenfacherstrahl von 2,5 bis 14,5 cm.

Mit 10 cm Abstand zur Phantomoberflache und einem Distanzbereich von 2,5
bis 14,5 cm simulierten wir den Aufenthaltsbereich der Hand wahrend einer
typischen Intervention. Die hier gemessenen Werte sind allesamt nur durch

indirekte Streustrahlung bedingt.

Aus unseren Messungen und aus der Abbildung 25 sind zwei wesentliche

SchluBfolgerungen abzuleiten:

1.) Je kleiner der Abstand zum Roéntgenstrahl, desto geringer ist die
Reduktion der einfallenden Dosis.
2.) Je naher an der 0°, 12 Uhr Position, desto gréBer die Dosisreduktion.

An der 0° Position ergeben sich Dosiseinspaarungen von 30 bis 56%.

Der Rontgenfacherstrahl ist durch die rohrenseitige Kollimierung prazise
eingeblendet, so dass schon 2,5 cm neben dem Facherstrahl keine Primar-
strahlung mehr messbar ist. Weiterhin fanden sich signifikant unterschiedliche
Messwerte flr die unterschiedlichen Winkelgradpositionen. Da die Strahlung in
einem Drittel Bogensegment des Umlaufs abgeschaltet ist, reflektiert sich dies
auch entsprechend in einer Reduktion der gemessenen Streustrahlung.
Prozentual betrachtet, reduziert sich die Dosis in den oberen Bogensegmenten

um 27 — 56 %, von ca. 7,5 — 2 cGy auf 5 — 1 cGy pro Minute.

Die Messergebnisse und die Darstellung in den Abbildungen 23-25 zeigen auf,
dass die Energiedosis bei aktivierter R6hrenstrommodulation insgesamt in allen
fuinf Messabstands-Distanzen in den flinf Réhrchen an den flinf Winkelgrad-

positionen in 0°, 30°, 60°, 90° und 115° reduziert wurde.
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Im Vergleich zu den Ergebnissen aus den Messungen innerhalb des
Rontgenprimarstrahls (Abbildungen 20-22) sind die jetzt gemessenen Werte
durchschnittlich um den Faktor 4,5 niedriger, welches einem Dosisunterschied
von ca. 78% entspricht. Dies errechnet sich aus einem Vergleich der

gemittelten Dosiswerte aus allen Messungen.

Durchschnittswert der Dosisleistung ohne Rohrenstrommodulation:

o 17,94 cGy/min im Primarstrahl
o 3,8 cGy/min im gemessenen Streustrahlenbereich

Ein Unterschied vom Faktor 4,7.

Durchschnittswert der Dosisleistung mit Rohrenstrommodulation:

o 11,5 cGy/min im Primarstrahl
o 2.55 cGy/min im gemessenen Streustrahlenbereich

Ein Unterschied vom Faktor 4,3.
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Abbildung 23:

Darstellung der Messwert Ergebnisse zur Dosisverteilung auBerhalb der

Strahlung, parallel zur Phantomoberflaiche, im 90° Winkel zum
Réntgenfacherstrahl und in 10 cm Abstand zur Phantomoberflache, im Abstand
von 2,5 bis 14,5 cm zum Zentralstrahl.

Messwertergebnisse ohne Réhrenstrommodulation:

cGy m2.5 ®m55 085 @11.5 m14.5m
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Abbildung 24:

Messwertergebnisse mit R6hrenstrommodulation:

cGy W25 5.5 085 M11.5 M14.5m
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Abbildung 25:

Graphische Darstellung der prozentualen Reduktion der Energiedosis auBerhalb

der Strahlung in Abhdngigkeit von der Winkelgradposition und vom Abstand

zum Rontgenfacherstrahl.
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Erlauterung zu Abbildung 25:

Darstellung der prozentualen Reduktion der Energiedosiswerte auBerhalb des Roéntgen-
zentrahlstrahls in den fiinf MeBbereichen, innerhalb der einzelnen Réhrchen und in den fiinf
Kreisbogenpositionen. Der 0%-Wert entspricht den Messwerten ohne Réhrenstrommodulation.
Ein Wert von 100% Reduktion wiirde bedeuten, dass keine auftreffende Dosis mehr gemessen

werden kann.
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3.3 Messergebnisse der effektiven Dosis

Zusatzlich zu den Messungen auBerhalb des Phantoms wurden durch

Bestlickung des Phantoms selbst mit TLD s auch Messungen innerhalb des

Phantomkdrpers durchgefiihrt. Hierzu haben wir wahrend der Messungen der

extrakorporalen Dosis gleichzeitig die bestrahlte Alderson Phantomscheibe

Nummer 20 intrakorporal ebenfalls mit TLD Elementen bestiickt. Siehe hierzu

die schematische Darstellung in Abbildung 13 sowie die Abbildungen 14-16. Die

Ergebnisse erlauben eine Bestimmung der Organdosen sowie eine Abschatzung

der effektiven Dosis flir einen Patienten.

Tabelle 8: Lokale Dosis und Organverteilung

Ohne Réhrenstrommodulation

Mit Rohrenstrommodulation

Wichtungs- | lokale Dosis | Dosis-Anteil | lokale Dosis | Dosis-Anteil

Organ faktor mGy mSv mGy mSv
Ovar 0,2 0,1 0,02 0,1 0,02
Rotes Kn.-Mark 1,71 0,20 1,70 0,20
Kolon 0,49 0,06 0,47 0,06
Lunge 0,12 1,03 0,12 0,52 0,06
Magen 40,3 4,84 19,3 2,32
Blase 0 0,00 0 0,00
Brust 1,6 0,08 1,26 0,06
Leber 0,05 27,8 1,39 14,6 0,73
Oesophagus 0,99 0,05 0,9 0,05
Schilddriise 0 0,00 0 0,00
Haut 2,51 0,03 1,91 0,02
Knochenoberfl. 0,01 1,06 0,01 1,06 0,01
Gehirn 0 0
Dinndarm 0,49 0,47
Niere 0,58 0,58
Nebenniere 2 0,15 2 0,14
Milz 0,05 15,5 16,5
Bauchsp.drise 1,5 1
Uterus 0,1 0,1
Rest 3,09 1,47
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Insgesamt ergibt sich aus diesen intrakorporalen Dosismessungen in Tabelle 8

die in der folgenden Tabelle 9 aufgelistete Abschatzung der effektiven Dosis:

Tabelle 9
Ohne Mit . .
Réhrenstrom- | Rohrenstrom- Doss_;edo /ukt|on
modulation | modulation n 7o
weiblich Effektive 6,94 3,66 mSv 47,26
méannlich Dosis 6,84 358 |mSv| 47,67

Die Einzelwerte der Organdosis sind fir Frauen und Manner aus Tabelle 8 zu
entnehmen. Die Abschatzung der effektiven Dosis ergibt flir das durchgefiihrte
Untersuchungsprotokoll (60s Durchleuchtungszeit, 120 kV, 20 mAs) ohne
segmentale Rohrenabschaltung eine effektive Dosis von 6,9 mSv flr Frauen
und 6,8 mSv flir Manner. Im Vergleich hierzu liegen die Werte der effektiven
Dosis unter Verwendung der segmentalen Rohrenabschaltung flir Frauen bei
3,66 mSv und fir Manner bei 3,58 mSv. Fir das hier verwendete
Untersuchungsprotokoll ergibt sich somit eine Reduktion der effektiven Dosis
durch die segmentale R6hrenabschaltung um 47,3% bei Frauen und 47,7% bei
Mannern. Die leicht hdheren Messwerte bei Frauen ergeben sich aus der
Mitbewertung der reproduktiven Organe Ovarien und Uterus. Wir wahlten
exemplarisch eine Untersuchungsschicht aus dem Oberbauch und simulierten
so die einfallende Rontgenstrahlung Uber 60s, wie sie zum Beispiel bei einer
simulierten Leberpunktion auftreten kann. Daher sind in der Tabelle 8
entsprechend die Dosiswerte flir die Oberbauchorgane Leber, Milz und
insbesondere Magen, sowie die basalen Anteile der Lunge besonders hoch
angegeben. Abweichungen von der in unserer Versuchsanordnung gewahlten
Durchleuchtungszeit von 60s koénnen einfach ermittelt werden, da die Dosis
linear zur Zeitdauer der einfallenden Strahlung ist. Eine Durchleuchtungsdauer

von beispielsweise 10 Minuten ergébe somit zehnfach héhere Dosiswerte.
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4. Diskussion

Mit der Einfihrung von Spiral Computertomographen in den 90er Jahren hat
sich die Bildgebung und diagnostische Wertigkeit von CT Untersuchungen
entscheidend verbessert (30). Wahrend am Anfang die R&hrenleistung
entsprechend reduziert werden musste, um die kontinuierliche Belastung zu
ermdglichen, haben die Weiterentwicklungen der Roéhrentechnik zu einer
deutlichen Leistungssteigerung geflihrt. Eine kontinuierliche Belastung der
Rontgenréhre von 60s und langer ist heutzutage keine Seltenheit. Durch
technische Verbesserungen und Fortschritte in der Detektortechnologie wurde
in Kombination mit leistungsstarkeren Rdhren die Mehrschicht Spiral-CT
(MSCT) ermdglicht. Mit dieser Technik werden durch die Anordnung mehrerer
paralleler Detektorreihen mehrere Spiralschichten gleichzeitig aufgenommen.
Hierdurch ergeben sich deutliche Verbesserungen und Mdoglichkeiten fiir die
Computertomographie. Die breitere Abdeckung des Objekts wahrend einer
einzigen Rotation ermdglicht eine deutliche Beschleunigung der Daten-
aufnahme. Alternativ kann bei gleicher Aufnahmezeit die raumliche Auflésung
entlang der Patientenlédngsachse verbessert werden. Wahrend 1992 lediglich
zwei parallele Detektorreihnen zum Einsatz kamen, das CT-Twin der Firma
Elscint, flihrte die Einfihrung der 4-Zeilen Technik seit 1998 als direkte Folge
der erweiterten Mdoglichkeiten zu einem Umdenken in der CT-Diagnostik.
Aufgrund der weiter wachsenden Entwicklung steht derzeit die 16-Zeilen
Technologie zur Verfligung, die flir nahezu alle Anwendungen aufgrund ihrer
Geschwindigkeit eine  Submillimeterauflésung ermdglicht. Neben den
verbesserten diagnostischen Mdglichkeiten fihrt die MSCT auch zu einer
effektiveren Dosisausnutzung. Neben den verbesserten diagnostischen
Mdglichkeiten ermdglichen moderne Rontgenréhren durch Ihre Belastbarkeit
auch den Einsatz in der interventionellen Radiologie. Die Entwicklung der CT
Durchleuchtung, oder auch CT-Fluoroskopie, geht auf Katada et al. zuriick

(22). Im Gegensatz zu Einzelschichtakquisitionen ermdglicht die CT
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Fluoroskopie eine kontinuierliche Strahlung mit interaktiver Tischbewegung. In
Kombination mit Echtzeitbildberechnung ist hierdurch die kontinuierliche
Verfolgung von eingebrachten Materialien, wie zum Beispiel einer
Punktionsnadel, oder die Verfolgung von atembeweglichen Organen bzw.
Lasionen moglich. Durch die Nahe des interventionellen Radiologen zur
Rontgenréhre und durch Manipulationen im Bereich des Strahlenganges kann
es hierdurch zu einer erheblichen Strahlenexposition kommen. Neben der
Strahlenexposition des Radiologen ist auch die Exposition der Patienten zu
berticksichtigen. Da die CT bei nur 4 Prozent Gesamtanteil an rdéntgenolo-
gischen Untersuchungen 30 Prozent der medizinisch induzierten
Strahlenbelastung ausmacht, sollten gerade hier alle Mdglichkeiten

ausgeschépft werden, diesen Anteil zu verkleinern (1, 13, 29).

1999 beschreiben Froelich und Scherf (10) bei CT-Interventionen die Vorteile
der Kombination mit einer zusatzlichen digitalen Durchleuchtungseinheit in
Form eines sogenannten C-Bogens. In ihrer Untersuchungsgruppe waren die
Eingriffzeiten mit kombiniertem Monitoringverfahren verlasslicher, schneller
abgeschlossen und die Resultate wiesen allesamt ein besseres Ergebnis auf als
in der Kontrollgruppe. Leider wurde hierbei, unabdingbar mit der zusatzlichen
Durchleuchtungseinheit, auch zusatzliche Strahlung appliziert. Im Vergleich zu
konventionellen CT-Intervention ohne fluoroskopische Steuerung konnte
bereits gezeigt werden, dass durch die Einflihrung der CT-Fluoroskopie die
Hautdosis der Patienten bei adaquater Anwendung dramatisch gesenkt werden
kann. In der Studie von Calson et al. lag der Mittelwert der Hautdosis der
Patienten mit CT-Fluoroskopie 94% unterhalb des Wertes der Interventionen,
die ohne CT-Fluoroskopie durchgeflihrt werden (2). Grundlage der deutlichen
Dosiseinsparung ist der interaktive, anwendergesteuerte Einsatz der CT-
Fluoroskopie wahrend der Intervention. Eine kontinuierliche CT-Fluoroskopie ist
nur in seltenen Fallen notwendig. Neben der Dosiseinsparung konnte durch die
CT-Fluoroskopie auch die Dauer der Eingriffe im Mittel um 32% verkirzt

werden (2). Ein ahnliches Potential zur Dosiseinsparung fanden auch
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Silvermann et al. bei Verwendung der interaktiven Steuerung und Anwendung
der CT-Fluoroskopie (38). Die in dieser Studie deutlich hdheren
Patientenbelastung im Vergleich zur Studie von Carlson et al. dirfte zum einen
an der Dauer der Interventionen liegen und zum anderen auf den hdheren
Réhrenstromen basieren, die verwendet wurden (2). Im Gegensatz hierzu
fanden Froelich et al. keinen signifikanten Unterschied in der Patientendosis bei
beiden Verfahren, wahrend auch hier mit der CT-Fluoroskopie Zeit eingespart
werden konnte (9). Insgesamt konnte bei verschiedenen Studien festgestellt
werden, dass durch die Anwendung einer kontinuierlichen CT-Fluoroskopie
sowohl die Patientendosis als auch die Personaldosis deutlich erhéht wird (38).
Von einer kontinuierlichen CT-Fluoroskopie bei Interventionen ist somit

abzuraten.

Bei Betrachtung der Dosisexposition des radiologischen Personals und hierbei
insbesondere des Radiologen, der die Intervention durchfiihrt, zeigen sich
durch die Anwendung der CT-Fluoroskopie andere Auswirkungen. Wahrend bei
konventionellen Interventionen das Personal wahrend der Anfertigung der
Kontrollschichten den Raum verlassen kann bzw. sich vom Patienten entfernen
kann, erfolgt die Anwendung der CT-Fluoroskopie direkt am Patienten.
Hierdurch kommt es in aller Regel zu einer erhéhten Strahlenexposition des
Personals. Silverman et al. schatzten die Dosis im Bereich der Hand auf ca.
78,6uC/kg und im Halsbereich auf ca. 2,6uC/kg (38). Paulson et al. fiihrten
Dosismessungen im Rahmen von CT- gesteuerten Interventionen mit Hilfe von
Dosimetern durch. Im Durchschnitt ergab sich eine Kérperdosis von 0,01mSv
sowie Organdosen von 0,01mSv fiir die Augenlinse und 0,012mSv fir die Haut.
Im Bereich der Hande lagen die Dosen unterhalb von 0.3mSv dem messbaren
Grenzwert der verwendeten Fingerdosimeter (33). Hierbei ist jedoch zu
bemerken, dass in der angegebenen Studie die Nadelplatzierung nicht wahrend
laufender CT-Fluoroskopie durchgefiihrt wurde. Somit ist auch nicht mit einer
merkbaren Exposition im Bereich der Hande zu rechnen. Von groBer Relevanz

ist diese Strahlenexposition jedoch bei Nadelpositionierung wahrend laufender

63



CT-Fluoroskopie. Dies ist insbesondere bei schwierigen Zugangswegen
notwendig. Daly et al. berichteten monatliche Dosisbelastungen von bis zu 9,7
mSv bei einem Mittelwert von 1,8 mSv (5). Eine Vielzahl von Interventionen
sind erst durch die CT-Fluroskopie mit "Echtzeit-Monitoring" ermdglicht
worden. Um diese zusatzliche Dosisbelastung zu reduzieren, kam es zur
Entwicklung von Zusatzgeraten, die als Nadelhalter wie ein verlangerter Arm
zum Einsatz kommen (23, 24). Hierdurch kann bei kontinuierlicher CT-
Durchleuchtung die Exposition der Hande durch Primarstrahlung im
Nutzstrahlengang vermieden werden (28). Bei Verwendung von diinnen,
flexibel-elastischen Gummihandschuhen mit Bleianteil kann zusatzlich die
Streustrahlung reduziert werden; fiir einen Einsatz im direkten Rdntgenstrahl

bieten sie jedoch nicht ausreichend Schutz.

4.1 Dosisreduktion durch segmentale Rohrenabschaltung

4.1.1 Dosisreduktion im Strahlengang

Die Exposition im Strahlengang flhrt zur Hauptbelastung insbesondere in
Teilkrperbereichen, wie zum Beispiel der Hande. Prinzipiell ist die beste
Mdglichkeit zur Reduktion der Exposition die Anwendung des Abstandquadrat-
gesetztes. Die CT Fluoroskopie wird jedoch zunehmend auch flir diagnostische
und therapeutische Interventionen in kritischen Bereichen und an atemver-
schieblichen Organen eingesetzt. Hierzu ist teilweise die Fihrung und
Manipulation unter CT-Durchleuchtung notwendig. Dies erfordert meist die
Ndhe des interventionellen Radiologen und insbesondere dessen Hande zum
Strahlengang. Wahrend in der konventionellen Projektions-Fluoroskopie ein
flachiger Ausschnitt des durchstrahlten Kérpers abgebildet wird, handelt es sich
bei der CT Fluoroskopie jedoch nur um einen scheibenférmigen Ausschnitt des
durchstrahlten Objektes als Schicht. Je nach Anwender Einstellungen ist die
Schichtdicke dieser Scheibe 1 bis 2 cm dick. Objekte auBerhalb der Schicht
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werden nicht dargestellt. Flr eine Intervention, wie zum Beispiel eine Punktion
bedeutet dies, dass der Arzt den Punktionskanal der Interventionsnadel nur
dann verfolgen kann, wenn die Nadelspitze sich innerhalb dieser Schicht
befindet. Im Idealfall verlauft die Punktionsrichtung senkrecht im Verlauf des
Rontgenstrahls, um die eingebrachte Nadel in Langsausdehnung auf ihrem
Weg zum Zielpunkt erkennen zu kénnen. Allerdings befindet sich zu diesem
Zeitpunkt bei gleichzeitiger CT-Durchleuchtung ungliicklicherweise auch die
Hand im direkten Strahlengang. Hierdurch kommt es zu enormen Teilkbrper-
dosen im Bereich der Hande. Um dem Entgegenzuwirken, gibt es diverse
mechanische Hilfsmittel, die als Nadelabstandshalter fungieren und die
Punktionskaniile fassen (23, 24). So kann die Hand des Arztes auBerhalb der
direkten Strahlung agieren. Die Handhabung der Punktions- und Interventions-
materialien mit einem Bleihandschuh erweist sich als unpraktikabel, da die
Bleihandschuhe, die einen ausreichenden Schutz bieten, zu unhandlich und
nicht flexibel genug sind und fiir ausreichende Sensibilitdt bei millimeter-
genauem Punktieren nicht erlauben. Des weiteren werfen sie entsprechend

ihrer Funktion massive Streustrahlen Artefakte im dargestellten Bild.

Unsere Ergebnisse zeigen, dass sich durch die segmentale Réhrenabschaltung
im oberen Kreisbogensegment zwischen der 10 Uhr und der 2 Uhr Position eine
deutliche Dosiseinsparung erzielen lasst. In der 12 Uhr (0°) Position betragt die
Dosiseinsparung im Mittel 74% und schwankt je nach Abstand zur Phantom-
oberflache zwischen 61% (0,5 cm Abstand) und 81% (12,5 cm Abstand).
Weicht man von der optimalen Position (0°) ab, nimmt die mittlere
Dosisreduktion iber 30° und 60° bis hin zu 90° stetig ab und betragt noch ca.
59%, 29% bzw. 5%. Bei Punktionen von der Seite (3 bzw. 9 Uhr) kommt es
somit zu keiner wesentlichen Reduktion der Strahlenexposition mehr. Obwohl
es bei optimaler Positionierung zu einer erheblichen Dosisreduktion kommt,
besteht weiterhin eine nicht zu vernachlassigbare Dosis in diesem Bereich. Die
Abbildungen 20-22 zeigen die gemessenen Energiedosiswerte mit und ohne

segmentaler R6hrenstrommodulation bei der Messung innerhalb des Réntgen-
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facherstrahls. Die Abbildungen verdeutlichen, dass in den oberen Anteilen des
Réhrenumlauf-Kreises bei segmental abgeschalteter Réhre deutliche Dosisein-
sparungen zu erzielen sind. Entscheidend ist jedoch, dass auch hier weiterhin
eine erhebliche Restdosis von 3 bis 10 cGy pro Minute besteht. Ein Wert, der
entschieden zu hoch ist, als dass ein ungeschitzter Aufenthalt der
interventionell tatigen Hand in dieser Region bedenkenlos stattfinden kénnte.
Die Ortsdosis an den Fingern und der Hand lasst einen Aufenthalt in diesem
abgeschalteten Bogensegment nicht zu. In den schrag seitlichen und seitlichen
Positionen zeigt die Rdhrenabschaltung keinen Effekt. Die Réhrchen mit den
TLDs liegen auBerhalb des abgeschalteten Bogensegmentes und sind daher
stets der ungeminderten Dosis ausgesetzt. Dies trifft somit auch auf die
ungeschitzte Hand des Radiologen zu, wenn er von lateral eine Intervention
durchfuhrt.

4.1.2 Dosisreduktion auf3erhalb des Strahlenganges

Neben der Belastung durch direkte Strahlung ist auch in entscheidendem
Masse die Streustrahlung an der Dosisbelastung beteiligt. Wahrend der
Durchfiihrung von Interventionen befindet sich der Radiologe meist im
Streustahlenbereich direkt neben dem Patienten.

Die im Rahmen dieser Arbeit durchgefiihrten Messungen zeigten neben der
Reduktion der Belastung im direkten Strahlengang auch eine erhebliche
Reduktion der Streustrahlung, die zwischen 30% und 60% liegt. Die
Ergebnisse zeigen, dass die maximale Reduktion nicht im geringsten Abstand
bei 2,5 cm sondern erst bei 5,5 cm zu messen war (Tabelle 7, Abbildung 25).
Dies lasst sich mit der typischen Charakteristik von Streustrahlung erklaren die
in einem Winkel von ca. 45° von der Oberflache des Phantoms (Patienten)
zurlckstrahlt.

Neben der Tatsache, dass es durch die segmentale Réhrenabschaltung zu einer

Reduktion der Streustrahlenbelastung kommt, ist vor allem auch die raumliche
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Verteilung der Streustrahlung von groBem Interesse flir die Intervention.
Typischerweise breitet sich die Streustrahlung groBtenteils kegelférmig in
einem Winkelbereich von ~45-60° zur Achse der Primarstrahlung aus. Das
heiBt, sie wird groBtenteils in Richtung der Rdntgenrdhre reflektiert. Bei einer
Strahlung von oben nach unten, beim CT in 12 Uhr 0° Position der Fall, kommt
es vor allem zu einer Streustrahlenbelastung der oberen Korperbereiche wie
Brust, Hals und Kopf des Radiologen. Somit sind insbesondere strahlensensible
Organe wie Linse und Schilddriise betroffen. Durch die Abschaltung der
Strahlung im oberen Kreisbogen kann diese Belastung deutlich reduziert
werden. Es kommt durch die Streustrahlung dann weitgehend zu einer
Belastung im Bereich der unteren Kérperhalfte, wie dies auch bei Durchleuch-
tungsgeraten mit Untertischrohren der Fall ist. In diesem Bereich bestehen

weiterreichende bauliche Mdglichkeiten zur Abschirmung.

4.1.3 Reduktion der Patientendosis

Neben der Dosis flir den interventionellen Radiologen ist auch die
Strahlenexposition der Patienten zu berlcksichtigen. Viele Patienten muissen
sich wiederholten Interventionen unterziehen, wodurch es zu einer erheblichen
kumulativen Dosis kommen kann. Da in aller Regel in einem relativ engen
Fenster gearbeitet wird, gilt es vorrangig die Exposition von Korperteilen des
Arztes durch Primarstrahlung und nicht von geschwachter Streustrahlung zu
reduzieren. Wahrend flir die Exposition des Radiologen auch die Position der
segmentalen Rbéhrenabschaltung von Bedeutung ist, steht fiir den Patienten
lediglich die Reduktion der Expositionszeit im Vordergrund. Wie unsere
Messdaten ergeben, liegen die effektiven Dosen unter Verwendung der
segmentalen Rohrenabschaltung um ca. 47% unterhalb der Werte bei
Verwendung der Réhrenstrahlung tber einen Winkel von 360° bei Vollrotation.
Diese Reduktion liegt somit deutlich unterhalb der theoretisch zu erwarteten

Reduktion von ca. 66%. Dieser Wert entspricht dem Verhaltnis der Lange der
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Kreisbogensegmente, wdhrend derer die Rdhre strahlt, bei Verwendung der
segmentalen Rohrenabschaltung mit Strahlung Uber lediglich 240° gegenlber
einer normalen kontinuierlichen Strahlung im kompletten Kreisumlauf von
360°. Das niedrigere Einsparungspotential lasst sich durch den Facherwinkel
der Rohrenstrahlung in der Computertomographie erklaren, der bei dem
verwendeten Untersuchungsgerat 54° betragt. Allerdings ist durch die
Neuentwicklung der Réhrenabschaltung bereits eine erhebliche Reduktion der
Patientendosis von annahernd 50% mdoglich. Weiterhin muB jedoch auch im
Sinne der Patienten die Grundregel der Dosisreduktion zur Anwendung
kommen: die Durchleuchtungszeit muB stets so gering als mdglich gehalten

werden.
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4.2 Verbesserungsmoglichkeiten, Weiterentwicklungen

Das Hauptproblem in der CT gesteuerten Interventionsradiologie mit CT-Durch-
leuchtung ist die direkte Exposition der Radiologenhande im Primarstrahlen-
biindel und in den Streustrahlen. Durch die Verwendung einer segmentalen
Réhrenabschaltung kann, wie diese Arbeit zeigt, eine deutliche Reduktion der
Dosis in diesem Aufenthaltsbereich erzielt werden. Es besteht jedoch weiterhin
eine Dosisleistung von ~1 — 5 cGy pro Minute entsprechend 10 — 50 mGy. Ein
Aufenthalt der Hande in diesem Bereich sollte unbedingt vermieden werden.
Fir die Hand ist laut Rontgenverordnung eine Dosis von 500 mGy als
Jahreshdchstdosis erlaubt. Der interventionelle Arzt diirfte somit seine Hand bei
eingeschalteter R6hrenstrommodulation bis zu maximal 50 Minuten im Jahr im
oberen Bogensegmentbereich halten. Je ndher er dies an der 0° Position tut,
umso langer kdnnte er das Erreichen des zulassigen Hochstwertes verzdgern.
Voraussetzung fiir die Uberwachung ist unabdinglich das korrekte und

regelmaBige Tragen eines Finger-Ringdosimeters.

Obwohl weiterhin zu empfehlen ist, die Hand und die Finger nicht direkt in den
Strahlengang zu bringen, koénnten weitere Verbesserungen zu einer
Optimierung der Dosiseinsparung flihren. Zum einen ist die Veranderbarkeit
des abgeschalteten Kreisbogensegments wiinschenswert. Hierdurch kdonnte die
Punktionsstelle und Punktionsrichtung frei gewahlt werden und diese immer im
Zentrum der Rdhrenabschaltung liegen (Variabilitét der 0° Position). Aufgrund
des querovalen Durchmessers des Koérpers ist von einer Veranderung des
Dosiseinsparpotentials je nach Positionierung des Zentrums des angeschalteten
Segments auszugehen. Zum anderen ist die Weiterentwicklung von Bild-
gebungsalgorithmen zur Berechung von Bilddaten aus einem noch kleinerem
Kreissegment zur weiteren Reduktion der Strahlenexposition von Arzt und
Patient wiinschenswert. In speziellen Bereichen der Computertomographie
werden bereits dhnliche Algorithmen eingesetzt. Fir die Untersuchung des

Herzens kommen in der Mehrschicht Spiral CT bereits Halbsegmentalgorithmen
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zur Anwendung (8). Diese dienen flir diesen speziellen Anwendungsbereich der
Verbesserung der zeitlichen Auflésung. Die allgemeine Grundlage ist hierbei in
der Symmetrie der Daten bei Tausch der Réhren- und Detektorposition um
180°. Diese Symmetrie wurde bereits bei der Entwicklung von Algorithmen in
der Einzelschicht Spiral CT verwendet. Hierdurch wurden 180° Interpolations-
algorithmen mdglich, die zu einer Verkiirzung der Untersuchungszeiten durch
Erhdhung der Tischgeschwindigkeit flhrten. Jedoch kommt es durch eine
weitere Reduktion der Daten zu einer Zunahme der Bildartefakte. Da es sich
jedoch bei der Intervention um ein Hilfsmittel zur Navigation handelt und in
aller Regel keine diagnostische Bildqualitat notwendig ist, kann dies meist in
Kauf genommen werden. Hierbei ist jedoch zu bemerken, dass im Rahmen
dieser Arbeit die Bildqualitdt nicht Gegenstand der Untersuchungen war. Die
Bildqualitat ist von vielen Faktoren wie z.B. Patientenumfang, Rohrenstrom,

Réhrenspannung und Instrumentarium abhangig.

Neben den Verbesserungsmdglichkeiten auf Seiten der Untersuchungsgerate
sind eine Vielzahl von weiteren Moglichkeiten zur Reduktionen der Strahlen-
exposition von Arzt und Patient denkbar. Diese liegen zum einen im Bereich
des Materials zur Intervention oder von Manipulationsgeraten, die als
verldngerter Arm dienen und somit die direkte Exposition der Finger und Hand
vermeiden. Andererseits ist die weitere Verbesserung von Navigationsgeraten
mdglich, wie zum Beispiel das Produkt der Firma Ultraguide®, welche anhand
eines einmalig aufgenommen Datensatzes anschlieBend eine weitgehende
Navigation ohne CT Durchleuchtung ermdglichen (14, 25, 35). In kritischen
Situationen kdnnen hierbei unterstiitzend kurzzeitige CT Kontrollaufnahmen

zusatzlich angefertigt werden.
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5. Zusammenfassung

Die Computertomographie wird seit Jahren zur Durchfiihrung von
diagnostischen und therapeutischen Interventionen als Planungs- und Zielgerat
eingesetzt. Durch die Entwicklung der CT-Fluoroskopie wurde die direkte
Echtzeitsteuerung von komplexen Interventionen ermdglicht, die teilweise

hochinvasive Verfahren wie z.B. operative Eingriffe ersetzen konnten.

Mit dieser Arbeit wollen wir in erster Linie den Arzt betrachten, der wahrend
der Intervention der Rdntgenstrahlung ausgesetzt ist. Nachdem die CT fir die
CT-Fluoroskopie lediglich Schichtbilder in einer vorgegebenen Ebene berechnet,
ist im Allgemeinen die Manipulation mit Interventionsmaterial im oder Nahe des
Strahlenganges notwendig. Hierdurch stellt die Nahe der Hande zum
Strahlengang und deren Strahlenexposition (Korperteildosis) das groBte
Problem dar. Die Entwicklung von Flihrungsgeraten wurde in den letzten
Jahren zwar vorangetrieben, die meisten interventionell tdtigen Radiologen
bevorzugen jedoch aufgrund der besseren Manipulationsmdglichkeiten
weiterhin die manuelle Flihrung. Obwohl das oberste Ziel weiterhin die
ganzliche Vermeidung von Strahlenexpositionen sein muss, ermdglicht die von
uns experimentell untersuchte segmentale Réhrenabschaltung eine deutliche
Reduktion der Strahlenexposition im Bereich des Strahlenganges. Durch
Abschaltung der Réntgenstrahlung im oberen Kreissegment der Rotation, wird
im hohen MaBe die Exposition durch Primarstrahlung, d.h. durch Strahlung die
noch nicht durch den Patienten geschwacht wurde, reduziert. In Abhangigkeit
von der genauen Position betragt diese Reduktion bis zu 74%. Als
problematisch ist die fehlende Variabilitat des abgeschalteten Strahlen-
segmentes anzusehen. Durch  mittlerweile  fortgesetzte technische
Entwicklungen ist nun eine variable Einstellung und somit die Anpassung an die

genauen Punktionsbedingungen méglich. Somit kénnen die oben angegebenen
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hohen Einsparpotentiale auch real verwirklicht werden. Neben der Exposition
im Strahlengang selbst, kann durch die segmentale Réhrenabschaltung auch

die Streustrahlung um 30-60% reduziert werden.

Neben der Reduktion der Strahlenexposition des interventionellen Radiologen
wurde auch das Einsparpotential an Patientendosis mit Hilfe der
durchgefiihrten Phantommessungen evaluiert. Diese betragt ca. 47% im

Vergleich zu Messungen ohne segmentale Réhrenabschaltung.

Zusammenfassend ist zu sagen, dass neben allgemeinen MaBnahmen zum
Strahlenschutz, auch durch die Entwicklung der von uns untersuchten
Rohrenstrommodulation der Firma Siemens Medical Solutions ein weiterer
wichtiger Schritt zur Reduktion der Strahlenexposition fiir Patient und Arzt
getan wurde. Als alleinige Methode ist diese Technik jedoch keineswegs
ausreichend, als dass der Arzt sorgenfrei CT-Fluoroskopie gesteuerte
Interventionen durchfiihren kdnnte und sich hierbei mit seinen Handen in der
CT-Gantry im Strahlenfeld aufhalt. Unsere Messungen belegen, dass selbst
auBerhalb des direkten Strahlenfelds die Streustrahlung aus dem Patienten
noch als so hoch anzusehen ist, dass dem Arzt auch in diesem Bereich von
einem ungeschitzten Verbleib der Hande wahrend der Intervention mit
eingeschalteter CT Fluoroskopie abzuraten ist. Hierbei ist weiterhin die
Kombination mit anderen Hilfsmitteln wie z.B. Fihrungshilfen sowie schwach
bleihaltigen sterilen Handschuhen sowie mit altbewdhrten Methoden zur
Dosisreduktion wie Abschirmung, Abschalten und Abstand notwendig, um

unndtige Expositionen durch Réntgenstrahlung zu vermeiden.
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6. Glossar

CT Computertomograph,
Computertomographie
CTDI Computertomographie-Dosisindex
DLP Dosis Langen Produkt
MSCT Mehr-Schicht Computertomograph
caudal zum FuBende hin,
vom FuBende betrachtet
kanzerogen Krebswachstum férdernd
kranial zum Kopfende hin,

vom Kopfende betrachtet

kollimiert, Kollimation

mittels Bleiplatten-Blenden erzwungene
Eingrenzung oder Einblendung des

Rontgenstrahls

Pitch Verhaltnis von Tischvorschub Zu
kollimierter Schichtdicke
TLD Thermo Lumineszenz Detektor
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