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Einleitung

Die Computertomographie (CT) ist ein bedeutendes nichtinvasives bildgebendes
Instrument der medizinischen Diagnostik und der interventionellen Radiologie. Seit
der Entwicklung durch G. Hounsfield (1973) [53, 150| hat die CT zunehmend an
Bedeutung gewonnen und trotz neuerer Bildgebungsmodalitidten (MR, Ultraschall)
einen hohen Stellenwert in der medizinischen Bildgebung (Abb. 1). Allein in Ein-
richtungen der USA stieg die Zahl der jidhrlichen CT-Untersuchungen von ca 3,6
Millionen (1980) auf 33 Millionen Patienten (1998) [72|. Schéitzungsweise werden
heutzutage jahrlich 62 Millionen (2007) CT-Untersuchungen in den USA durchge-
fithrt [15].

Trotz der nicht zu vernachlidssigenden Strahlenbelastung des Patienten und der
moglichen Belastungen des klinischen Personals wéhrend einer Untersuchung, kénnen
viele Fragestellungen nur mit Hilfe der Computertomographie geklart werden, da die
CT in zeitlicher und raumlicher Auflésung anderen Modalitdten weit iiberlegen ist.
So kénnen Knochen bzw. calciumhaltige Strukturen aufgrund ihrer atomaren Zusam-
mensetzung nur mit Hilfe von Rontgenstrahlung sichtbar gemacht und Lésionen an
diesen Strukturen (z.B. Knochenbriiche, Osteoporose, Osteosarkome) nur mit Hilfe
der rdumlichen Auflésung der Computertomographie adiquat dargestellt werden.
Auch die Feinstrukturen der Lunge mit ihren Bronchialbdumen und Verastelungen
sind nur aufgrund der guten Ortsauflosung darstellbar.

Viele Entwicklungen in jiingerer Zeit dienten der Verbesserung der Mechanik
sowie der Elektronik der CT-Geréte [82], um z. B. einen kontinuierlichen Tischvor-
schub wahrend einer Aufnahme sowie eine hohere Rotationszeit zu ermdglichen.
Diese Entwicklungen resultierten in der sogenannten Spiral-CT [71], welche eine kiir-
zere Akquisitionszeit unter gleichzeitiger Verringerung der Patientendosis erlaubt.
Insbesondere die Einfithrung der Mehrschicht-CT [79] und dedizierter Cardioanwen-
dungen [19] sicherte der Computertomographie ihren Platz in der medizinischen
Bildgebung.
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Abbildung 1: Verteilung der einzelnen Modalitdten in der medizinischen Bildgebung
[157].

Seit Ende 2005 steht dem Radiologen eine weitere technische Neuerung des CT-
Gerites, der Firma Siemens mit der Produktbezeichnung Somatom Definition DS,
zur Verfiigung (Abb. 2). Die bisherige Konfiguration der Gantry wurde dabei um
eine zweite Strahlenquelle und um einen zweiten Detektor ergénzt, welche in der
Gantry um 90 ° zur bisherigen Anordnung versetzt liegen (Dual-Source). Der Vorteil
dieser Konfiguration ist die verbesserte Akquisitionszeit. Somit lassen sich Echtzeit-
aufnahmen des schlagenden Herzens beinahe ohne Bewegungsartefakte durchfiihren.

Weiterhin kénnen die R6hren mit unterschiedlichen Spannungen betrieben wer-
den (Dual-Energy). In diesem Modus erfolgt die Akquisition einer Schicht zwar
mit einer halben Umdrehung, doch resultieren aus diesem Modus zwei Dual-Energy
Volumina. Durch geeignete Verarbeitungsmethoden kénnen dabei erweiterte In-
formationen iiber die Zusammensetzung von Gewebe [37] ermittelt, pathologische
Strukturen und Lé&sionen besser visualisiert, sowie in-vivo Knochendichtemessungen
[146, 68| vorgenommen werden. Eine Hauptanwendung der Dual-Energy Technik ist
dabei die Durchfiihrung von CT-gesteuerten Angiographien, die aus der Untersu-
chung von Dual-Energy Messwerten Kontrastmittel von Knochen trennen kénnen
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Abbildung 2: Schematische Darstellung der Dual-Source Konfiguration. Die beiden
Rontgenrdhren liegen um 90 ° versetzt, wihrend die Detektoren auf den jeweils ge-
geniiberliegenden Seiten angebracht sind.

61].

Diese Arbeit soll neue Ansétze und Methoden der Dual-Energy CT untersu-
chen, sowie Ergebnisse aus fritheren Arbeiten neu beleuchten. Der Schwerpunkt
lag dabei auf den Anwendungen, die zum einen aus bereits erarbeiteten Grundla-
gen |91, 87, 89, 6|, zum anderen aus den in dieser Arbeit entwickelten Methoden
hervorgingen. Insbesondere lag aufgrund der hervorragenden Dual-Energy Figen-
schaften von iodhaltigem Kontrastmittel (sieche Abschnitt 3.2) der Fokus auf einer
automatischen Separation von Knochen und Iod fiir Angiographien (siehe Abb. 3),
sowie der Verbesserung und Analyse energieselektiver Kontrastmittel, die speziell bei
Dual-Energy einen besseren Kontrast aufweisen. Ein weiterer Schwerpunkt lag auf
der Auswertung von silikathaltigen Ansammlungen in den Bronchien bzw. Alveolen.
Dies ist insofern ein interessanter Aspekt, da durch die Unterscheidung von silikat-
bzw. kalziumhaltigen Strukturen arbeitsrechtliche Anspriiche seitens des betroffenen
Arbeitsnehmers gelten gemacht werden konnen, ohne dabei auf kostenintensive und
invasive Verfahren zuriickgreifen zu miissen.

In Kapitel 1 werden zunédchst die physikalischen und mathematischen Grundla-
gen der Strahlenphysik in Bezug auf die Anwendung in der Computertomographie
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Abbildung 3: Separation von lod und Knochen mit Hilfe einer Dual-Energy Akqui-
sition unter Ausnutzung der Energieabhingigkeit der Schwichungskoeffizienten.

dargestellt. Diese Grundlagen sind in den darauf folgenden Kapiteln fiir die Erlau-
terungen der Dual-Energy Physik relevant. Kapitel 2 leitet auf die Grundlagen der
in der Dual-Energy Technik verwendeten Aufnahmegeometrien und Verfahren iiber.
Ausserdem werden post-processing Methoden, die in dieser Arbeit entwickelt und
untersucht wurden, erlautert. Kapitel 3 zeigt schlieflich die Anwendungen aus den
dargestellten physikalischen Grundlagen aus Kapitel 1 und Kapitel 2 auf und stellt
die in dieser Arbeit entwickelten Algorithmen anhand praktischer Fragestellungen
dar.



Kapitel 1

Physikalische Grundlagen

Dieses einleitende Kapitel soll vornehmlich dazu dienen, die physikalisch—
mathematischen Grundlagen und Modelle der Computertomographie darzustellen.
Dabei wird im ersten Teil die Erzeugung von Rontgenstrahlen durch Emission von
Elektronen aus einer Glithkathode, die Beschleunigung der Elektronen in der Va-
kuumréhre, sowie die Abbremsung und Absorption der Elektronen und die damit
verbundene Emission von Photonen im Anodenmaterial dargestellt. Anschliefend
werden die fiir die Bildgebung interessanten Aspekte der Absorptions- und Streu-
prozesse der Rontgenstrahlung bei der Durchdringung von Materialien beschrieben.
Diese Grundlagen sollen vor allem dazu dienen, die im spéteren fiir Dual-Energy
relevanten physikalischen Figenschaften und Prozesse zu erldutern und die in den
einzelnen Abschnitten verwendeten physikalischen Zusammenhinge verstidndlich
zu machen. Weitergehende Informationen zur Erzeugung von Rontgenstrahlen, so-
wie die Stof-, Streu- und Absorptionsprozesse finden sich in ausgiebiger Literatur
[20, 17, 8, 93, 107, 27, 46, 23, 36].

1.1 FErzeugung von Rontgenstrahlung

Rontgenstrahlung! entsteht in einer hochevakuierten Vakuumrshre (< 107> mbar |
um Wechselwirkung der Elektronen mit Luftteilchen zu vermeiden), wenn Elektronen
aus einer Kathode durch Gliithemission ausgelost werden und mit hoher Beschleuni-
gungsspannung U, (in Richtung Anode) die Atome des Targetmaterials ionisieren
bzw. im Coulombfeld des Anodenmaterials abgebremst werden [127]. Da ein grofer

!Die Unterscheidung zwischen Réntgenstrahlung (engl. X-Ray) und Gammastrahlung wird durch
die Art ihrer Entstehung charakterisiert. Wahrend Gammastrahlung auf natiirliche Weise durch
Kernzerfallsprozesse entsteht.
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Prozentsatz (ca. 98-99% ) der kinetischen Energie der Elektronen in Wiarme um-
gesetzt und eine hohe Anforderung an die erzeugte Strahlenqualitdt und -quantitit
gestellt wird, muss das Anodenmaterial folgenden Anspriichen geniigen:

e hohe Ordnungszahl Z
e hohe Schmelztemperatur 7).,

e hohe Wirmeleitfahigkeit A

Aus den genannten Anforderungen entscheidet man sich in der Computertomo-
graphie hiufig fiir Wolfram W, da es durch seine besonderen Eigenschaften (hohe
Schmelztemperatur bei ca. 3410 °C, hohe Hitzeaufnahme- und Hitzeableitfahigkeit,
gute Strahlenqualitéit) am besten fiir Fest- und Drehanoden geeignet ist. Medizini-
sche Rontgenrohren bestehen in der Praxis oftmals aus einer Wolframlegierung (CT)
oder einer Molybdénlegierung (Mammographie). Zudem liefert Wolfram ein besse-
res Bremsstrahlungsspektrum als Elemente mit geringeren Ordnungszahlen. Eine
Legierung von 10 % Rhenium und 90 % Wolfram im Anodenfokus liefert eine zusitz-
liche Widerstandsfahigkeit gegen Oberflichenzerstérung. Molybdan als Triagermate-
rial liefert eine bessere Wirmeleitfahigkeit. Zusétzlich wird der Anodenteller oft mit
Graphit verstirkt [36]. Die kinetische Energie F der emittierten Elektronen mit der
Elementarladung e, die in einem elektrischen Feld mit der Spannung U4 beschleunigt
werden, betrdgt (Gln. 1.1).

EIG'UA (1.1)

Die Energie der Elektronen wird in Elektronenvolt? (eV) angegeben. Die be-
schleunigten Elektronen werden im Coulombfeld der Atome des Anodenmaterials
abgebremst und verlieren dabei an kinetischer Energie. Dieser Energieverlust wird in
Form von kontinuierlicher elektromagnetischer Strahlung emittiert (Rontgenbremss-
trahlung). Weiterhin konnen die Elektronen die inneren Schalen der Atome des
Anodenmaterials ionisieren, dabei entsteht charakteristische Strahlung. Der Wir-
kungsgrad der Umwandlung der kinetischen Energie in Strahlungsenergie ist duferst
gering (ca. 98-99 % werden in thermische Energie und nur ca. 1-2% in nutzbare
Photonenenergie umgewandelt). Deshalb ist eine stédndige Kiihlung der Rontgen-
rohre durch Luft, Wasser oder Ol notwendig. Die maximale Energie der Photonen
entspricht dabei der maximalen kinetischen Energie der Elektronen. Bemerkens-
wert hierbei ist, dass die Hohe der Photonenenergie die Durchdringungsfahigkeit

2Energie eines Elektrons mit der Elementarladung e beim Durchlauf einer Spannung von 1V
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Abbildung 1.1: Prinzipieller Aufbau der Rontgenréhre

von Material und Gewebe bestimmt. Das bedeutet, dass mit steigender Energie,
die Wahrscheinlichkeit einer Interaktion eines Photons mit einem Atom steigt. In
den resultierenden CT-Bildern zeichnet sich dieser Sachverhalt durch Variation des
Bildpunktrauschens, sowie des Kontrastes aus. Photonen mit hoher Energie werden
in diesem Zusammenhang auch als harte Strahlung, Photonen mit niedriger Energie
als weiche Strahlung bezeichnet [36]. Abbildung 1.1 zeigt den prinzipiellen Aufbau
der Rontgenrohre.

Durch Variation des Heizstroms ist es moglich die Anzahl der aus der Kathode
emittierten Elektronen zu erhéhen. Dies fiihrt jedoch zu einer héheren Dosisbelastung
des Patienten, erhdht aber das Signal-zu-Rausch Verhiltnis und verbessert somit die
Bildqualitét [134]. Deshalb ist individuell fiir jeden Patienten aufgrund von Patien-
tendicke und anderer Parameter zu entscheiden, welche Dosis fiir eine eine optimale
Bildqualitdt und Diagnose erforderlich ist.

1.1.1 Glihemission von Elektronen

Analog zur Gliihbirne treten beim Anlegen einer Heizspannung Uy eines elektri-
schen Leiters Elektronen durch den thermoelektrischen Effekt aus dem verwendeten
Kathodenmaterial aus. Als Material fiir die Kathode wird ebenso wie beim Anoden-
material hdufig Wolfram verwendet, da es durch die geringe Austrittarbeit W4 sowie
seine hohe Schmelztemperatur als Kathode sehr gut geeignet ist (Gln. 1.2):

WAIG'UH (1.2)
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Die resultierende Stromdichte® j, welche an der Kathode bei einer definierten
Temperatur 7" entsteht, kann durch die Richardson-Gleichung (Gln. 1.3) berechnet
werden. T bezeichnet die Temperatur der Kathode in Kelvin:

j::Azﬂexp(%%§> (1.3)

Der Elektronenstrom der von der Kathode zur Anode in einem Zeitintervall fliefst,
wird als Strom-Zeit-Produkt bezeichnet. Dieser Wert bestimmt mafgeblich die Do-
sisbelastung des Patienten und wird in der Einheit mAs (Milliampere pro Sekunde)
angegeben. Mit der Elementarladung e = 1,6022 - 1071 C, ergibt sich bei einem
Zeitintervall von einer Sekunde ein Strom von 0, 16022 fA.

1.1.2 Bremsstrahlung

Die beschleunigten Elektronen werden, sobald sie in den Wirkungsbereich der An-
ode kommen (die Elektronen durchdringen hierbei die Elektronenhiille der Atome des
Anodenmaterials), im Coulombfeld des Anodenmaterials abgebremst und gestreut.
Dabei wird der Energieverlust des Elektrons in Strahlung transformiert (Bremsstrah-
lung). Der Energieverlust dE des Elektrons pro zuriickgelegter Wegstrecke dz a8t
sich mit der Bethe-Bloch-Gleichung (Gln. 1.4) formulieren. Der Weg, den das Pho-
ton zuriicklegt, ohne dabei an Energie zu verlieren, wird als mittlere freie Wegléinge
bezeichnet.

dE  AnNaoZ% 7 2m? )
& e a0 () .

m ist dabei die Elektronenmasse, Z und A die Kernladungszahl bzw. Massen-
zahl des absorbierenden Mediums, v die Geschwindigkeit des einfliegenden Objekts
(8 = v/c, wobei ¢ die Lichtgeschwindigkeit ist). = gibt die Dicke der durchquerten
Schicht in kg/m? an und [ ist das effektive Tonisierungspotential gemittelt iiber alle
Elektronen des Kerns (etwa 107, wobei Z die Ordnungszahl des Anodenmaterials
bezeichnet).

Die Abbremsung kann in verschiedenen kontinuierlichen Abstdnden zum positiv
geladenen Kern des Anodenmaterials erfolgen. Daraus resultiert ein kontinuierliches
Bremsstrahlungsspektrum (Abb. 1.2), welches abhéngig von der kinetischen Energie

3[j] = Am~2, wobei W4 eine materialbezogene Konstante (Wolfram: 4,5eV ) ist
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Abbildung 1.2: Spektren fiir die vier Energien (80kV , 100kV , 120kV und 140kV )
einer Wolframanode. Die Simulation wurde ohne zwischengeschalteten Absorber frei
Luft durchgefiihrt. Das kontinuierliche Bremsstrahlungspektrum ist gut zu erkennen.
Die maximale Energie der erzeugten Photonenstrahlung entspricht der maximalen
Energie der Elektronen. Die Spitzen im Schwerpunkt des Spektrums zeigen die cha-
rakteristische Strahlung.
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der Elektronen, vom verwendeten Anodenmaterial und von der Flugbahn des Elek-
trons ist. Die resultierende Photonenenergie kann dann mit Hilfe von Gln. 1.5 und
Gln. 1.1 berechnet werden:

E=h-v=e-Uy (1.5)

Mit der Einsteinschen Beziehung ¢ = A\ - v = const 1dft sich die Energie der Pho-
tonen als auch als Wellenlénge A ausdriicken.
Das beschleunigte Elektron kann aber auch direkt den Kern des Anodenmaterials
treffen und wird durch diesen Stofs abrupt abgebremst. Dabei wird die gesamte ki-
netische Energie des Flektrons als Rontgenquant abgegeben. Sie ist besonders wahr-
scheinlich bei schweren Kernen, bei denen die Kréfte bei der Anndherung grof sind.
Die maximale Photonenenergie 14t sich das durch das das Duane-Huntsche-Gesetz
errechnen (Gln. 1.6), die sich unmittelbar aus den obigen Gleichungen ergibt:

B-UA
maxr — 1.
as = (1.6

1.1.3 Charakteristische Rontgenstrahlung

Im Gegensatz zur Rontgenbremsstrahlung tritt die charakteristische Rontgenstrah-
lung nicht als kontinuierliches Spektrum, sondern in bestimmten, fiir das Anodenma-
terial charakteristischen Linienspektren, auf. Sie entsteht, wenn die beschleunigten
Elektronen das Coulombfeld des Atoms ungehindert ohne Abbremsung durchdringen
und die inneren Schalen des Atoms ionisieren. Die Ionisierung findet vor allem in den
inneren Schalen statt (K-Schale), kann aber auch auf weiter aufen liegenden Schalen
erfolgen (Abb. 1.3a). Das daraufhin entstehende Loch der ionisierten Schale wird
von den Elektronen der weiter auften liegenden Schalen aufgefiillt. Diese geben dabei
eine ihrer Schale entsprechende Energie ab (Abb. 1.3b). Die in Form von Photonen
frei werdende Energie ist charakteristisch fiir das jeweilige Atom und kann fiir die
K,-Linien mit dem Moseley’schen Gesetz berechnet werden. Je nidher dabei die kine-
tische Energie des eintreffenden Elektrons der Bindungsenergie des Hiillenelektrons
ist, umso wahrscheinlicher wird das Anodenmaterial ionisiert [93].

1.2 Absorptions- und Streuprozesse

Die fiir die Bildgebung in der CT mafgeblichen Effekte sind die Streu- und Absorp-
tionsprozesse der Rontgenquanten bei der Durchdringung des durchstrahlten Mate-
rials. Als Absorptionsprozess im Energiebereich der Rontgenstrahlen findet in der
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(a) (b)

Abbildung 1.3: Entstehung der charakteristischen Rontgenstrahlung. (a) Das ein-
treffende Elektron schligt das Elektron der innersten Schale (K-Schale) aus dem
Elektronenverbund. (b) An die Stelle des entstandenen Lochs riicken Elektronen der
dariiberliegenden Schalen unter Aussendung einer fiir Material und Schale charak-
teristischen Strahlung. Die Auffiillung des Lochs muss dabei nicht zwangslaufig von
der unmittelbar dariiberliegenden L-Schale erfolgen, sondern kann von jedem beliebi-
gen dariiberliegenden Schalenelektron geschehen (z. B. M-Schale). In der Darstellung
erfolgt die Auffiillung des ersten Elektronenlochs durch das Elektron der L.-Schale.
Da an der Stelle des vorherigen Elektrons der L-Schale nun wieder ein Loch ent-
standen ist, fiillt dieses Loch nun das Elektron der M-Schale auf. Dieser Vorgang
wird als Elektronenkaskade bezeichnet und endet, wenn keine verfiigbaren Elektro-
nen der dariiberliegenden Schalen mehr vorhanden sind. Die freiwerdenden Energien
entsprechen dabei der Differenz der jeweiligen potentiellen Energie eines Elektrons.
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Computertomographie ausschlielich Photoabsorption statt. Alle weiteren Prozesse,
die Rayleighstreuung und die Comptonstreuung, sind Streueffekte. Vor allem bei
weicher Strahlung kommt es zu einer starken Streuung der Photonen®. Dies wirkt
sich negativ auf die Bildqualitdt aus und muss durch geeignete Methoden verringert
werden (z.B. Streustrahlraster).

1.2.1 Rayleigheffekt

Die Rayleighstreuung?®, ist die Streuung im Energiebereich der CT, die durch die
beinahe verlustlose Streuung am Targetatom geschieht. Dabei dndert sich lediglich
die Flughbahn des Photons (Abb. 1.4). Die Rayleighstreuung trigt bei Elementen mit
hohen Ordnungszahlen und niedrigen Photonenenergien maximal 10-15% zur Ge-
samtschwichung bei [93, 133] und ist hauptséchlich am Hintergrundrauschen (,film
fog”) beteiligt. Da die meisten Kérpergewebe eine niedrige effektive Ordnungszahl ha-
ben (Z =~ 7,5), ist die Rayleighstreuung nur fiir Energien unterhalb 20 keV relevant.
Der Schwéchungskoeffizient der Rayleighstreuung ist abhiingig von der Dichte p und
der Ordnungszahl Z des durchstrahlten Materials, sowie der Energie der Photonen F.
Die Wahrscheinlichkeit des Rayleigheffekts steigt mit steigender Ordnungszahl und
fallender Energie. Der lineare Schwichungskoeffizient p, ist dabei folgendermafen
definiert (Gln. 1.7):

Z
2

Im Energiebereich der Computertomographie wird der Rayleigheffekt jedoch oft
als vernachldssigbar gering angesehen. Er nimmt oberhalb von 10 keV ungefdhr mit
dem Quadrat der Photonenenergie ab [93]. Oftmals fakt man deshalb die Rayleigh-
und Comptonstreuung (sieche Abschnitt 1.2.3) zu einem gemeinsamen Schwichungs-
koeffizienten zusammen.

fir X p - (1.7)

1.2.2 Photoeffekt

Der Photoeffekt ist die Interaktion eines Photons mit der Elektronenhiille des
durchstrahlten Materials unter gleichzeitiger Emission eines freien Elektrons (Abb.
1.5). Der Photoeffekt tritt vor allem bei niedrigen Photonenenergien und hohen
Ordnungszahlen auf. Die Wahrscheinlichkeit einer Interaktion ist grof, wenn die

4Der Anteil der Streustrahlung beléuft sich auf ca. 85 %
SKohiirente Streuung, oftmals auch als Thompson-Streuung, klassische oder elastische Streuung
bezeichnet
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Abbildung 1.4: Rayleighstreuung: Das einfliegende Photon iibertrigt einen Impuls
auf die Elektronenhiille und fliegt mit anndhernd gleicher Energie in anderer Richtung
weiter.
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Bindungsenergie nur geringfiigig kleiner als die Energie des Photons [134, 128] ist.
Ist die Bindungsenergie gréfser, kann keine photoelektrische Interaktion auftreten.
Ist jedoch die Energie des Photons gleich der Bindungsenergie des Elektrons, steigt
die Schwichung stark an. Wie bei der charakteristischen Strahlung treten auch
beim Photoeffekt charakteristische Strahlungslinien auf (K-Kanten-Effekt). Da im
menschlichem Koérpergewebe hauptsichlich Elemente mit niedrigen Ordnungszahlen
auftreten (Wasserstoff Z = 1, Kohlenstoftf Z = 6, Stickstoff Z = 7 und Sauerstoff
Z = 8), ist die Wahrscheinlichkeit einer Interaktion aufgrund der geringen Bin-
dungsenergie der inneren Elektronen sehr gering, weshalb K-Kanten Absorptionen
bei Elementen mit Z < 10 quasi nicht auftreten [128].

Photowechselwirkungen werden durch den Absorptionkoeffizienten p, beschrie-
ben. Er hingt von der Dichte p ab und nimmt mit der Elektronendichte p, in den
inneren Schalen zu. Dabei ist die Elektronendichte etwa proportional zu Z3 [47, 151].
Die Wechselwirkungswahrscheinlichkeit wichst daher mit steigender Ordnungszahl,
da durch die héhere Kernladung die Hiillenelektronen stirker an den Kern gebunden
werden |93]. Fiir Energien in der Computertomographie (E < 511 keV) gilt Gln. 1.8,
der Exponent n wird fiir leichte Elemente auf n =~ 3,6, fiir schwere Elemente auf
n = 3 gesetzt:

Z’n
Hp X P~ B (1.8)
An dieser Stelle sei als Vorgriff auf die Materialzerlegung von Dual-Energy-
Messungen (siehe Abschnitt 1.3.2) auf die Approximation der Photoabsorption von

Macovski [96] hingewiesen (Gln. 1.9).

ZS,S
" EB2

Dabei stellt n, die Elektronenmassendichte (Elektronen/kg) dar und K; = 9,8 -
1072 (siehe Lehmann et al. [95]).

pp = Ky - ne - (1.9)

1.2.3 Comptoneffekt

Bei steigender Photonenenergie ist die Bindungsenergie eines Elektrons nicht mehr
relevant [133]. Sobald die Bindungsenergie verglichen zum eintreffenden Photon ge-
niigend klein geworden ist, wird die Stofenergie auf das Elektron der dufleren Schale
iibertragen und bei entsprechend grofem Impulsiibertrag aus dem Elektronenver-
bund herausgeschlagen. Das Elektron und das Photon fliegen dann mit verminderter
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Abbildung 1.5: Photoeffekt: Das eintreffende Photon {ibertrigt seine Energie an die
Elektronen der inneren Elektronenhiille des durchstrahlten Materials und 16st diese
aus der Elektronenhiille aus. Das ausgeloste Elektron ist zu weiteren Reaktionen
fahig.
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Energie unter einem definierten Winkel weiter (Abb. 1.6). Dieser Prozess wird als
Comptonstreuung® bezeichnet und ist im Gegensatz zur Rayleighstreuung nicht ver-
lustfrei. In den meisten Annahmen der folgenden Modelle wird das herausgeschlagene
Elektron als ungebundenes, freies Elektron betrachtet. Zur Modellierung dieses Elek-
trons kann dann die Klein-Nishina-Gleichung verwendet (¢ = E/510,975keV ):

(14 3¢)

" (T zep

_ 1+§<2(1+§) 1 (1.10)

1
& T2 Eln(l + 25)) + 2—€ln(1 +2¢) —

In der Literatur wird die Klein-Nishina-Approximation oft mit fxy bezeichnet.
Aus Griinden der besseren Lesbarkeit soll diese Funktion mit x bezeichnet werden.
Der Comptoneffekt liefert den grofiten Beitrag zur Strahlendosis im menschlichen
Gewebe. Aufgrund der Streuung in alle Raumrichtungen, tragt sie z. B. bei interven-
tionellen Untersuchungen zu einer erhéhten Dosisbelastung des Untersuchungsper-
sonals bei [93, 134]. Die Comptonstreuung ist dabei weitgehend unabhéngig von der
Ordnungszahl Z des durchstrahlten Materials und geschieht in den dufseren Hiille-
nelektronen, da die inneren Elektronen den Kern abschirmen. Somit ist die Comp-
tonstreuung proportional zur Elektronendichte p. des durchstrahlten Materials und
damit auch proportional zur Massendichte p (siche Alvarez [6]).

N
uc:p-aa-f-Z (1.11)

Ahnlich zum Photoeffekt kann auch bei der Comptonstreuung die Approximation
von Alvarez und Macovski [96] angewendet werden:

W(E), = KQ% -7 - w(E) (1.12)

wobei Ky = 27r2 und rq den Elektronenradius darstellt [95].

1.3 Linearer Massenschwiachungskoeffizient

Die in den obigen Abschnitten beschriebenen Absorptions- und Streueffekte tragen
dazu bei, dass ein Strahlenbiindel auf seinem Weg durch das sich im Strahlengang
befindliche Material geschwécht wird. Im Allgemeinen betrachtet man das Strah-
lenbiindel immer als Nadelstrahl mit einer infinitesimal kleinen Ausdehnung (Abb.
1.7). Diese Betrachtung ist in der Realitéit durch die begrenzte raumliche Auflgsung

Inkohirente Streuung, inelastischer Stof§
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Abbildung 1.6: Comptoneffekt: Das eintreffende Rontgenquant ionisiert die dufere
Schale des durchstrahlten Materials und verliert dabei einen Teil seiner Energie. Das
Rontgenquant wird aber nicht vollstandig absorbiert sondert fliegt mit verringerter
Geschwindigkeit weiter, wobei es zu weiteren Reaktionen féhig ist.
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in der Computertomographie nicht zuléssig. Die Schwichung, die durch ein Material
verursacht wird, wird als linearer Massenschwéchungskoeftizient p bezeichnet. Er
gibt an, wie stark ein Strahlenbiindel auf einem zuriickgelegten Weg dz geschwicht
(Einheit: 1/cm).

Der lineare Schwachungskoeffizient ist der auf ein untersuchtes Material mit de-
finierter Teilchendichte skalierte atomare Wirkungsquerschnitt. Er wird durch Mul-
tiplikation des atomaren Wirkungsquerschnitts o, mit der Atomzahldichte n (Ato-
me/kg) gebildet (Gln. 1.13). Mit dem Schwichungskoeffizienten ldfst sich die makro-
skopische Schwichung eines Strahlungshiindels durch die Gesamtheit der einzelnen
Wechselwirkungsprozesse ausdriicken (siehe Abschnitt 1.3.2).

Ny

Y 1.13
P (1.13)

[L=04-p Na =04

Die Atomzahldichte n, berechnet sich aus Massendichte p, der Avogadro-Kon-
stanten Ny, sowie der molaren Atommasse Ay (kg/mol). Da der Schwichungskoet-
fizient zusétzlich abhingig von der verwendeten Energie FE ist, mit der ein Photon
mit dem Material interagiert, wird der Schwéchungskoeffizient in Abhéangigkeit von
E angegeben. Oftmals ersetzt man jedoch die Energieabhingigkeit durch die ef-
fektive Energie. Diese Energieabhéngigkeit des Schwichungskoeffizienten und die
Verwendung polychromatischer Strahlung fiihrt zu den bekannten Strahlaufhir-
tungsartefakten [77, 18, 49]. Ublicherweise gibt man auch den auf die Massendichte
des durchstrahlten Materials normierten Massenschwachungskoeffizienten p/p an,
der unabhéngig von der Dichte des durchstrahlten Materials dargestellt werden kann.

In den folgenden Abschnitten wird zur iibersichtlicheren Darstellung die Abhén-
gigkeit des Schwéchungskoeflizienten von Energie E, Massendichte p und Ordnungs-
zahl Z weggelassen. An den entsprechenden Stellen, an denen diese Abhangigkeit
relevant ist, wird explizit darauf verwiesen.

1.3.1 Lambert-Beer-Gleichung

Wie im vorherigen Abschnitt dargestellt wurde, kann die Schwichung pro Weglin-
ge z eines Strahlenbiindels, die ein Material im Strahlengang verursacht, mit Hilfe
des linearen Schwichungskoeffizienten p ausgedriickt werden. Die Gesamtschwéchung

148t sich nach dem von Lambert (1760) entdeckten exponentiellen Schwichungsgesetz
[54, 105, 8] berechnen (Gln. 1.14).
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Abbildung 1.7: Schwichung der Strahlung durch das Material im Strahlengang. I ist
dabei die Anzahl der Photonen vor dem Eintritt in das zu durchstrahlenden Objekt.
I ist die Anzahl der Photonen nach der Durchdringung. i gibt die material- und
energieabhingige Schwichung des durchstrahlten Materials an.
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[=1Iy-e P (1.14)

Iy gibt die urspriingliche Intensitdt des Rontgenstrahls an, der von der Rontgen-
quelle abgestrahlt wird. I gibt die Intensitit des Rontgenstrahls nach der Schwéichung
durch das Material mit der Schwichung p und der Dicke x an. Fiir infinitesimal kleine
Weglingen dx eines inhomogenen Materials folgt Gln. 1.15, wobei u, der ortsabhén-
gige Schwichungskoeffizient ist (L ist der gesamte von der Strahlung durchdrungene
Weg):

I= IO/e““”'xdx (1.15)
L

Die Untersuchungen in dieser Arbeit beschrinken sich auf die Auswertung der
Messdaten unter Betrachtung der effektiven Energien (siehe Abschnitt 2.2.2), da
aufgrund der verwendeten Messsysteme eine spektrale Auflosung nicht moglich war
[5]. Aus Griinden der Vollstandigkeit, die auch zum Verstindnis von Dual-Energy
Zerlegungen (néheres hierzu in den folgenden Abschnitten) dienlich sein soll, wird in
Gln. 1.16 der Einfluf eines polychromatischen Energiespektrums, sowie der Einflufs
der Qualitit des Messsystems S(F) (Detektoreffizienz) dargestellt. In der Arbeit von
Heismann [45] finden sich dazu weitere Uberlegungen zur Zerlegung eines polychro-
matischen Spektrums fiir Dual-Energy Auswertungen.

= .o Ha(BE)T 10 '
I_/E/LIO(E)S(E) dz dE (1.16)

Iy(E) ist die Quellstirke des Rontgenstrahls fiir die jeweilige Energie E. Hierbei
tritt in Gln. 1.16 explizit die Energieabhéngigkeit des Schwéchungskoeffizienten in
Erscheinung.

1.3.2 Zerlegung in Photo- und Comptoneffekt

Oftmals separiert man im Bereich diagnostischer Rontgenstrahlung (30kV - 150kV )
[130, 30] den Schwichungskoeffizienten explizit in die Anteile der verschiedenen Ein-
zelprozesse. In der konventionellen Radiographie sowie in der Computertomographie
meistens jedoch nur in Photo- und Comptoneffekt |6, 96, 121, 122, 57|.

= fip + fle + fir (1.17)

Die Rayleighstreuung wird dabei dem Anteil des Comptoneffekts zugeordnet
(Gln. 1.17) bzw. aufgrund des geringen Beitrags vernachlissigt. Speziell fiir Dual-
Energy Untersuchungen ist die Zerlegung des Schwichungskoeffizienten in Photo-
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und Comptoneffekt interessant, da sich diese in dem betrachteten Energiespektrum
gut modellieren lassen. Der Schwichungskoeffizient kann mit Hilfe der von Macovski
und Alvarez [6, 96| postulierten Dual-Energy-Gleichung (Gln. 1.9 und 1.12) appro-
ximiert werden (Gln. 1.18).

p=aE?+ Bk(E) (1.18)
wobei
P 38
= K\=7>
a 1A
ﬁ = K2 * e

Lehmann [95] berechnete die Konstanten K; = 9,8 - 10724 und K, = 27rZ, wo-
bei ro den Elektronenradius und n. die Elektronendichte darstellt. Der linke Term
der Dual-Energy-Gleichung (Gln. 1.18) stellt den Anteil der Photoabsorption g,
der rechte Term den Einfluf der Comptonstreuung p. dar. Benutzt man nun die
Dual-Energy CT um zwei voneinander unabhéngige Messdaten mit unterschiedli-
chem Energiespektrum E; und E}, (I bezeichnet die niedrige, h die hohe Energie) zu
erzeugen, so ist es durch Inversion des Gleichungssystems moglich, den Einflufs der
Comptonstreuung bzw. der Photoabsorption zu berechnen. Vielfach wurden weite-
re Modellierungen |25, 30, 31] zur exakteren Berechnungen der einzelnen Beitrige
von Photo- und Comptoneffekt vorgenommen, doch ist die in Gln. 1.12 dargestellte
Modellierung fiir die meisten Untersuchungen ausreichend.

1.3.3 Zerlegung in Basismaterialien

Analog zur Zerlegung in die Anteile der Streu- und Absorptionseffekte 14t sich ein
gemessener Schwichungswert auch in die die Schwéichung verursachenden Materiali-
en zerlegen (Abb. 1.8). In den bisherigen Betrachtungen wurde angenommen, dass
der Schwichungskoeffizient eines makroskopischen Volumenelements als Material an-
gesehen werden kann, welches sich aus einem homogenen Element zusammensetzt
(z.B. Calcium, Iod oder Fluor). Selbstverstandlich ist dies aber nur in den wenigs-
ten Fillen eine sinnvolle Annahme, da sich Korpergewebe aus einer Vielzahl von
Molekiilen zusammensetzt und die Schwichung des Strahlenbiindels von der effekti-
ven Ordnungszahl (Abschnitt 1.4) sowie von der Dichte bzw. Elektronendichte des
Materials (Abschnitt 1.5) abhéingig ist. Besteht ein durchstrahltes Volumenelement



22 1. Physikalische Grundlagen

VER

Mi2
Y

M13

Abbildung 1.8: Schwichung der Strahlung durch das Material im Strahlengang. Als
Modellannahme gilt hier, dass sich der gemessene makroskopische Schwachungskoef-
fizient aus vielen mikroskopischen Schwichungskoeffizienten zusammensetzt.

aus einer Mischung von verschiedenen Elementen, so setzt sich der effektive Schwa-
chungskoeffizient aus einer gewichteten Summe der jeweiligen Schwichungskoeffizi-
enten zusammen.

po= Zwi-,ui (1.19)

XA
;= : 1.20

Zu beachten ist hierbei, dass nur die elementare Zusammensetzung des Absorbers
in die Schwéichung mit eingeht. Die chemische Zusammensetzung ist nicht relevant.
Fiir Weichteilgewebe ist mafigeblich die Dichte des Absorbers relevant, fiir Knochen
zusdtzlich die Ordnungszahl.

1.3.4 CT-Werte

Wie in den vorherigen Abschnitten gezeigt wurde, ist der lineare Schwichungskoeffi-
zient von der Materialdicke d, der Ordnungszahl Z, der Energie E, sowie der Materi-
aldichte p abhingig. Diese Abhéngigkeit bezieht sich jedoch nur auf die Schwichung
des Linienintegrals einer Projektion. Der rekonstruierte Schwichungswert wird nor-
miert auf den Schwichungswert von Wasser dargestellt:

M= My
o

CT-Wert =

- 1000 (1.21)
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Der dimensionslose CT-Wert wird in der Pseudoeinheit HU (Hounsfield-Unit)
angegeben. Durch die Rekonstruktion fliefen jedoch zusatzliche Faktoren in das re-
sultierende Voxel und demzufolge dem rekonstruierten Schwichungswert ein. Der
Einflufs der Rekonstruktionsparameter, sowie weitere Einfliisse auf das Bild, seien in
folgender Zusammenstellung aufgefiihrt [102, 78]:

e Rekonstruktionsalgorithmus

e Vorfilter

e Materialdichte p

e Elektronendichte n,

o Effektive Ordnungszahl Z

e Objektdurchmesser, Patientendicke

e Begrenzung bzw. Messraum ( HU -Reichweite) der CT-Wert
e Diskontinuitdten der Kalibrierungskurve
e Energiespektrum der Strahlenquelle

e Detektorperformance

e Mechanik und Elektronik des Gerites

e Strahlgeometrie

Vor allem fiir Dual-Energy Analysen basierend auf rekonstruierten Bildpunktda-
ten sind diese Finfliisse von enormen Interesse. Da bei den Auswertungen in dieser
Arbeit ausschlieflich auf den rekonstruierten Voxeldaten gearbeitet wird, liegt ein be-
sonderes Augenmerk darauf, welche Parameter zur Akquisition sowie zur Rekonstruk-
tion verwendet wurden. Jeglicher stérender Einfluft, der z. B. das Bildrauschen erhoht
oder sensibel auf unterschiedliche Kérperdicken reagiert, kann eine Dual-Energy Aus-
wertung erschweren und falsche Ergebnisse liefern.
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1.4 Effektive Ordnungszahl

Die bisher dargestellten Schwichungskoeffizienten sind nur fiir atomare Materiali-
en angegeben. Meistens bestehen Materialien jedoch nicht aus einem homogenen
Element, sondern setzen sich aus verschiedenen Einzelatomen zu Molekiilen oder
Mischungen zusammen. Die aus der Mischung resultierende effektive Ordnungszahl
(Gln. 1.22) setzt sich dann als gewichtete Summe der Einzelsubstanzen zusammen
[134, 22, 153, 112, 102, 101, 151]. In den Energiebereichen der CT ist zu beachten,
dass fiir die Schwichung molekulare, chemische oder kristalline Effekte der Mischsub-
stanz nicht relevant sind, da der Anteil dieser Effekte oberhalb von 10 keV nur wenige
Prozent betrigt [112]. Zur Schwichung tragen ausschlieflich die atomare Zusammen-
setzung der Mischsubstanz (Dichte, Elektronendichte und effektive Ordnungszahl)
bei.

1/m—1
7 = (Z o - Zz.ml) (1.22)

wobel

> Z;

Dabei gibt o; den Anteil des iten Elements der Einzelsubstanz an der Mischsub-
stanz, Z; die Ordnungszahl des jeweiligen iten Elements und A; das Atomgewicht
angibt. m gibt den Einfluf des jeweiligen Streu- bzw. Absorptionsprozesses an. Fiir
die Photoabsorption wird ein Wert von m = 3,94 — 4,4, fiir Comptonstreuung ein

Wert von m = 1 vorgeschlagen [151]. Tabelle 1.1 zeigt die effektiven Ordnungszahlen
und Massendichten verschiedener Korpermaterialien.

ay =

1.5 Elektronendichte

Analog zur effektiven Ordnungszahl (Abschnitt 1.4) tragt auch die Elektronendichte
zur Absorption und Streuung von Strahlung bei. Je héher die Elektronendichte eines
Materials ist, umso hoher ist auch die Wahrscheinlichkeit einer Interaktion eines
Photons mit dem Material [9].

Die Kenntnis der Elektronendichte kann zur Berechnung des Korrekturfaktors fiir
die Strahlentherapieplanung [47, 129] verwendet werden, um Tumorgewebe effizient
zu bestrahlen und umliegendes Gewebe nicht zu belasten. Bisher werden ca. 30 % der
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Material effektive Ordnungszahl Z.;; Dichte p [25]
Fettgewebe ~ 6,3 ~ 0,9

iibrige Weichteile ~ 7,4 —7,6 ~ 1,01 —-1,06
Lunge ~T7,4—-7,6 ~0,3-0,8
Knochen ~12—14 ~1,2—-1,9

Luft ~ 7,6 ~ 0,0013

Tod ~ 53 ohne Bedeutung
Barium ~ 36 ~ 1,5 (Falibarytbrei)

Tabelle 1.1: Effektive Ordnungszahlen verschiedener Materialien [8]. Dabei sind iibli-
che Korpermaterialien, sowie verschiedene Kontrastmittel (Barium, Iod) dargestellt.

Dosis unnétig in das umliegende Gewebe appliziert [33]. Zudem kann die Kenntnis
der Elektronendichte dazu dienen, die in der Positronenemissionstomographie (PET)
auftretende Problematik der Schwichungskorrektur zu 16sen [28]. Viele Darstellun-
gen der Elektronendichte sind in den Verdffentlichungen zum Thema Dual-Energy
mifiverstindlich verwendet und oftmals werden zu den Zahlenwerten keine Einhei-
ten angegeben (siche hierzu auch die Erlauterungen in McCullough [101]). In dieser
Arbeit soll deshalb auschliefslich bei der Nennung der Elektronendichte n, die Elek-
tronenvolumendichte (Elektronen pro Volumeneinheit 1/cm?) verwendet werden. Die
Elektronendichte einer homogenen atomaren Verbindung kann mit Gln 1.23 berech-
net werden [106, 58]:

ne=-—.N,==2.N, (1.23)

M bezeichnet hierbei das Atomgewicht des Atoms oder Molekiils und p die Mas-
sendichte. Fiir den Fall der Betrachtung von lIonen stellt N, die Moglichkeit zur
Verfiigung, die Anzahl der Elektronen pro Atom oder Molekiil entsprechend der Elek-
tronenkonfiguration des Ions zu berechnen. In den meisten Féllen kann man davon
ausgehen, dass sich das Atom oder Molekiil in einem nichtionisierten Zustand befin-
det und deshalb als Anzahl der Elektronen die Kernladungszahl Z verwendet werden
kann (N, = Z). Oftmals wird die Elektronendichte relativ zur Elektronendichte von
Wasser angegeben (n.[H,0] = 3,3369 - 10%* cm?® ). Die Berechnung der Elektronen-
dichte einer Mischsubstanz erfolgt durch gewichtete Summation der Elektronenan-
teile der Einzelsubstanzen (Gln. 1.24). n; ist hierbei die Haufigkeit des Auftretens
des Atoms, Z; die Ordnungszahl des Atoms.
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Pi
e — i s ZZ 124
ne= 2 Mgy, (1.24)
An dem einfachen Beispiel von Hexan (CgHy4) mit einer Massendichte von p =
0,66 g/cm? likt eine relative Elektronendichte von n¥ = 0,70 (w gibt dabei die
Normierung auf die Elektronendichte von Wasser an) berechnen.



Kapitel 2

Dual-Energy Grundlagen

Im Gegensatz zur konventionellen Rontgenradiographie und zur Computertomogra-
phie ist die im Siemens Somatom Definition DS angewendete Dual-Source Methode
eine technische Erweiterung, die zwei Rontgenquellen mit gleichen (Dual-Source)
oder unterschiedlichen (Dual-Energy) Energien betreibt und damit zwei voneinander
unabhiingige tomographische Schichtstapel erzeugen kann®.

Jedoch ist das Verfahren der Dual-Energy CT nicht neu. Bereits in den 70er
Jahren versuchte man die Schwichungskoeffizienten in die einzelnen Komponenten
zu zerlegen (siehe Abschnitt 1.3), um damit die Anteile der Absorptions- und Streu-
vorginge modellieren und berechnen zu kénnen [6, 96, 121, 122, 57|. Diese Arbeiten
fanden erstmals in den 80er Jahren in dem von Kalender vorgeschlagenen CT-System
DR-H (Siemens Healthcare, Forchheim, Deutschland) Anwendung [69, 66, 146, 67|.
Das Gerét hatte im Gegensatz zu dem in dieser Arbeit untersuchten Gerdt nur
eine Rontgenréhre und schaltete wihrend einer Akquisition zwischen zwei Ener-
gien abwechselnd um, wobei durch die langen Umschaltzeiten Bewegungsartefakte
entstanden. Einen dhnlichen Ansatz verfolgt aktuell die Firma GE in ihrem High
Definition CT LightSpeed CT750 HD [39].

Aus der Anwendung der Dual-Energy CT resultiert eine Vielzahl an Moglichkei-
ten, um z. B. unterschiedliche Gewebe voneinander zu trennen [34, 44, 62|, indem
die Energieabhidngigkeit des Schwichungskoeffizienten von Gewebe und anderen
Korpermaterialien ausgenutzt wird [113, 108]. Weiterhin lassen sich durch geeig-
nete Rekonstruktionsmethoden Strahlaufhirtungsartefakte reduzieren [137, 49, 48],

'Durch den Einfluss der Querstreuung kann leider nicht ganz von Unabhiingigkeit gesprochen
werden [145].

27
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Knochendichtemessungen [11| durchfiihren, sowie das durchstrahlte Kérpergewebe
in Elektronendichte und effektive Ordnungszahl [22, 122, 45| zerlegen. Die Zerlegung
in Massendichte und Ordnungszahl ist insofern interessant, da Léasionen mit hypo-
oder hyperdenser Struktur verglichen zum gesunden Gewebe entweder durch eine
Verinderung der effektiven Ordnungszahl (durch Einlagerung schwerer Atome ins
Gewebe, z. B. bei einer Himochromatose oder Kalzifikation) oder durch Verdnderung
der Massendichte auftreten konnen [6, 73].

Die Anwendungsgebiete der Dual-Energy-CT sind vielseitig und bisher nicht aus-
reichend erforscht. Viele dltere Publikationen basieren auf der Annahme monochro-
matischer Rontgenstrahlung, vernachliassigen Quantenrauschen und den Einflufs von
Organ- oder Patientenbewegungen, da sich viele dieser Messungen ausschlieflich auf
nicht bewegte Phantomsimulationen beziehen. Auch die Problematik der Querstreu-
ung wird in diesen Arbeiten nicht beriicksichtigt. Die technischen Neuerungen der
letzten Jahrzehnte erlauben heute eine exaktere Auswertung der Daten, da eine besse-
re CT-Wert Stabilitdt gewédhrleistet werden kann und zudem die Zeit- und Ortsauflo-
sung erheblich verbessert wurde. Die bisher in der Dual-Energy-Technik untersuchten
und entwickelten Anwendungen umfassen:

e Unterscheidung hyperdense bzw. hypodense Tumoren [94]

e Trennung von Tod und Knochen [83]

e Nieren- und Gallensteindifferenzierung

e Berechnung des Iodgehaltes einer Kontrastmittelakquisition [84]
e Lungenperfusion mit Tod

e Lungenventilation mit Xenon

e Plaqueerkennung in Geféifen und am Herz

e Detektion von Béandern, Sehnen und Knorpel

e Detektion von Lungenknoten [10, 24, 138|

e Detektion von Gicht

e Korrektur von Strahlaufhdrtungsartefakten [137, 35, 118, 130]

o Gepickkontrolle fiir Gefahrenstoffe [55, 111]
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e Knochendichtemessungen [68, 67, 3, 11|
e Gehirnblutungen (Separation alter und neuer Einblutungen) [120]
e Myokardperfusion [126, 124]

e Berechnung des Korrekturfaktors fiir die Strahlentherapieplanung [33, 141, 142]

In den nachfolgenden Abschnitten sollen nun verschiedene technische Konfigura-
tionen von Detektor und Strahlenquelle dargestellt werden. In der jeweiligen Konfi-
guration soll gezeigt werden, wie wihrend einer Akquisition Daten gewonnen werden.
Da in dieser Arbeit die Verarbeitung und Auswertung der Dual-Energy Daten aus-
schliefslich auf den rekonstruierten Bildvolumina erfolgt, soll auf die Arbeiten im
Projektionsraum nicht ndher eingegangen werden. Hierzu sei auf die Arbeiten von
Alvarez, Macovski und Rutherford [6, 96, 121, 122, 57|, sowie auf die in jiingster Zeit
entstandene Dissertation von Christian Reinhardt [114] verwiesen. Abschnitt 2.3 lie-
fert lediglich einen kurzen Uberblick iiber die Maglichkeiten der Rohdaten-basierten
Materialzerlegung.

2.1 Technik

In der Dual-Energy-Technik finden sich vier verschiedene Konfigurationen von Rént-
genstrahler und Detektorsystem, wobei die ersten beiden Konfiguration, richtiger-
weise mit True-Dual-Energy bezeichnet werden. In der ersten dieser beiden Anord-
nungenwerden werden zwei gleiche Strahlenquellen, sowie zwei Detektoren verwendet
(Abschnitt 2.1.1). In dieser Anordnung wurde das in der vorliegenden Arbeit verwen-
dete Gerdt (Somatom Definition DS, Siemens Healthcare, Forchheim) gebaut und
alle Messungen - bis auf Simulationen - wurden, an diesem Gerét durchgefiihrt. Eine
zweite Anordnung entspricht dem bisherigen Aufbau eines CT-Systems der dritten
Generation mit nur einer Strahlenquelle und einem Detektorsystem, wobei in defi-
nierten zeitlichen Abstinden die Spannung stufenweise variiert werden kann. Dieses
Verfahren wird als kV-Switching bezeichnet (Abschnitt 2.1.2).

Eine wvierte Anordnung ist die Verwendung einer Strahlenquelle und eines speziel-
len Detektors (Sandwichdetektor, Split-Filter Detektor), welche auch als False-Dual-
Energy bezeichnet wird (Abschnitt 2.1.3). Eine dritte Anordnung, die sich von der
False-Dual-Energy Methode nur durch den verwendeten Detektor unterscheidet, ist
der sogenannte zidhlende oder energieauflosende Detektor. Dieser Detektor zerlegt das
am Detektor eintreffende Spektrum in die vorkommenden Energien und zihlt die ein-
fallenden Photonen. Diese Technik der Firma Philips befindet sich derzeit noch im
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Forschungsstadium und es ist nicht bekannt, wann und ob diese Technik in der CT
Anwendung finden wird [5]. Da in dieser Arbeit nur die True-Dual-Energy Metho-
de untersucht wurde, sollen die False-Dual-Energy Methoden nur kurz angesprochen
werden.

2.1.1 Dual-Source CT

Bei der Dual-Source bzw. Dual-Energy CT (True-Dual-Energy), sind zwei Ront-
genstrahler um 90° versetzt in Rotationsrichtung im rotierenden Teil der Gantry
angebracht [19], wiahrend sich auf der jeweils gegeniiberliegenden Seite der zugehorige
Detektor befindet (Abb. 2.1). Ein Vorteil dieser speziellen Dual-Source Anordnung
ist im Gegensatz zu den False-Energy Verfahren (siehe Abschnitt 2.1.3), dass beide
Rontgenquellen nicht notwendigerweise mit verschiedenen Energien betrieben wer-
den miissen, sondern fiir spezielle Fille, bei denen entweder eine hohe Dosis bendtigt
wird oder die zeitliche Auflosung der Daten von Interesse ist, mit gleicher Ener-
gie betrieben werden konnen. Fiir dicke Patienten resultiert daraus der sogenannte
Obese-Mode, mit dessen Hilfe die applizierte Dosis, aufgrund der Leistungsbeschrin-
kungen von nur einer Rohre, anndhernd verdoppelt werden kann.

Fiir kardiovaskulare Aufnahmen, bei denen die zeitliche Auflésung die Bildqua-
litdt bestimmt und Bewegungsartefakte reduziert werden sollen, kann mit dieser
Methode die zeitliche Auflésung erh6ht werden. Mit geeigneten Rekonstruktionsal-
gorithmen entspricht dies einer Erhchung der zeitlichen Auflésung um den Faktor 2,
da die vollstandige Akquisition einer Aufnahme nicht wie bisher in einer 180 °, son-
dern in einer 90 °-Rotation erfolgen kann. Daraus resultiert bei einer Rotationszeit
von 0, 33s eine zeitliche Auflésung von 83ms.

Die Anwendungen dieser schnellen Methode liegen auf der Hand, da nunmehr
fiir eine Ganzkorperaufnahme im Mittel nur noch die Hélfte der Zeit benotigt wird
und somit Bewegungsartefakte stark reduziert werden konnen. Durch die verbesserte
zeitliche Auflosung lassen sich dann auch Organe mit hoher Bewegungsaktivitit,
insbesondere das Herz [2] unter Verwendung einer EKG-getriggerten Akquisition,
besser darstellen. Die erhohte zeitliche Auflésung wirkt sich vor allem auf die Erken-
nungsrate von Stenosen und kalzifizierten Herzkranzgefifien aus, die bisher durch
die enorme Bewegungsaktivitit verschmiert dargestellt wurden und eine Auswer-
tung bzw. Erkennung verhinderte. Zudem erreicht man mit der erh6hten zeitlichen
Auflésung, dass die Gabe von Beta-Blockern reduziert werden kann [19]. Damit ver-
bunden, kann auch aufgrund des schnelleren Tischvorschubs die Strahlenbelastung
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des Patienten reduziert werden.

Nachteil dieser Konfiguration ist das reduzierte Mefsfeld des zweiten Detektors
(26 cm ), da durch die 90°-Anordnung und der Grofe eines vollen Detektors ein
weiterer Detektor mit vollem 50 cm Meffeld nicht im rotierenden Teil der Gantry
angebracht werden kann. Zudem verhindert die 90 °-Verschiebung der Mefssysteme
die Auswertung von Dual-Energy-Daten im Projektionsraum von Spiralakquisitio-
nen, da durch den Versatz der Projektionen keine addquate Basismaterialzerlegung
durchgefiihrt werden kann?. Eine Moglichkeit die Projektionsdaten aus gleichen
Winkeln zu erstellen, wire eine Rekonstruktion der Daten mit anschlieflender Vor-
wartsprojektion aus gleichen Winkelpositionen. Dabei wirkt sich die Rekonstruktion
je nach verwendetem Kern und Rekonstruktion nachteilig auf die resultierenden
Rohdaten aus und Korrekturen, die bei der Rekonstruktion stattfanden, werden
mit in den vorwartsprojizierten Daten {ibertragen. Ein weiterer Nachteil ist die
Querstreuung beider Systeme, da bedingt durch Streuvorgénge am zu messenenden
Objekt ein Teil der Streuphotonen des einen Systems vom anderen System gemessen
werden. Wobei die Photonen des hoherenergetischen Systems das niederenergetische
System mehr beeinflussen als anders herum.

Aus oben genannten Grund kénnen keine passenden Algorithmen im Rohdaten-
raum angewendet werden, weshalb die in dieser Arbeit untersuchten Messungen aus-
schlieflich bildbasiert ausgewertet wurden. Hierbei sind natiirlich Spiral- und Se-
quenzakquisitionen moglich, jedoch beeinflussen die Rekonstruktionsparameter die
Auswertungen.

2.1.2 KV-Switchung

Das KV-Switching Verfahren ist eine andere Methode um eine ,echte” Dual-Energy
Akquisition zu erreichen [69, 146]. Bei diesem Verfahren handelt es sich um eine
speziell angesteuerte Rontgenrohre, die in definierten Zeitabstédnden stufenweise die
Rontgenenergie variieren kann (Abb. 2.2). Fiir Dual-Energy wiirden hierbei sinn-
vollerweise zwei Energien verwendet werden, jedoch wiren auch mehrere Stufen
moglich (dies ist jedoch aufgrund der reduzierten Ortsauflssung zu vermeiden). Das
Umschalten der Energie sollte dabei moglichst innerhalb einer einzigen Projektion

2Fiir eine Zerlegung im Rohdatenraum miissen Projektionen aus gleichen Winkelpositionen an
gleichen z-Positionen vorhanden sein. Andernfalls ist fiir Spiralakquisitionen nur eine approxima-
tive Basismaterialzerlegung oder eine Auswertung von Dual-Energy-Rohdaten im Sequenzmodus
moglich.
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Abbildung 2.1: Aufbau eines True-Dual-Energy CT

erfolgen (ca. 200 us ), um die Integrationszeit des Detektors voll auszunutzen und
etwaige Verschmierungen des Messstrahls iiber mehrere Projektionen hinweg zu ver-
meiden. Fiir eine Dual-Energy Akquisition muss pro Projektion ein Umschalten der
Rontgenenergie vonstatten gehen, um eine gute Ortsauflosung zu gewéhrleisten.

Dieses Verfahren hat den Nachteil, dass die geforderten schnellen Umschaltzeiten
technisch schlecht realisiert werden konnen, da verbunden mit dem Umschalten der
Spannung auch der Strom mitgeregelt werden muss und hierbei keinen scharfen Ein-
und Ausschaltkurven erzeugt werden konnen. Beide Grofsen unterliegen dabei einem
Einschwingvorgang, was eine Messung mit stabilen Parametern innerhalb einer Pro-
jektion erschwert. Zudem hat das Auslassen von Projektionen zur Folge, dass sich
die Ortsauflésung verschlechert. Ein Vorteil des KV-Switchings ist, dass mit dieser
Methode eine rohdatenbasierte Materialzerlegung moglich wird (Abschnitt 2.3).

2.1.3 False-Dual-Energy

Die False-Dual-Energy Technik ist ein Verfahren mit nur einer Rontgenquelle und
einem speziellen Detektor. Bei dieser Technik ist der Aufbau der Gantry dhnlich ei-
nem Computertomographen der dritten Generation [20]. Anstelle des konventionellen
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Abbildung 2.2: Aufbau eines KV-Switching-Systems: Bei diesem Verfahren werden
abwechselnd eine niedrige bzw. hohe Energie auf das Objekt appliziert. Die niedrige
Energie wird in der Abbildung schwarz, die hohe Energie grau gepunktet dargestellt.
Durch die abwechselnde Anwendung der beiden Energien reduziert sich aufgrund der
verschachtelten Projektionen die Ortsauflésung.
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_

Abbildung 2.3: Aufbau eines Sandwichdetektor-Systems

UFC- oder Xenon-Detektors befindet sich aber entweder ein quantenzdhlender De-
tektor, ein Sandwich-Detektor oder ein Split-Filter Detektor.

Sandwich-Detektor

Der Sandwich-Detektor |35, 5] ist so aufgebaut, dass die erste Schicht des Detektors
das gesamte eintreffende Energiespektrum auffingt und den am Detektor erzeugten
Strom misst (Abb. 2.3). Durch die erste Schicht erfolgt implizit eine Strahlaufhér-
tung. Die dahinterliegende zweite Schicht erhélt demnach ein defomiertes Spektrum,
welches wiederrum die ankommende Energie misst. Ein Problem dieser Technik ist
natiirlich die in der ersten Schicht erzeugte Streustrahlung und das damit verbunde-
ne Rauschen [131]. Zudem bedingen diese Effekte eine Korrelation zu den Messungen
in der zweiten Schicht [118, 50]. Ein Vorteil des Sandwichdetektors im Gegensatz zur
True-Dual-Energy Technik ist die Strahlenbelastung des Patienten, die anndhernd
aquivalent zu einer Single-Energy Akquisition ist. Allerdings liefert der Sandwichde-
tektor eine schlechtere Energieaufspaltung der effektiven Energien beider Spektren
als die True-Dual-Energy Methode [147].
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Abbildung 2.4: Aufbau eines Split-Filter Detektorsystems

Split-Filter-Technologie

Die Split-Filter Technologie [123] ist ein weiterer Ansatz einer Dual-Energy Konfigu-
ration. Im Gegensatz zum Sandwichdetektor ist hierbei jedoch kein Dual-Layer mit
einer Schicht zur Absorption der nieder- bzw. hoherenergetischen Photonen vorhan-
den. In dieser Konfiguration wird der Detektor in der Mitte halbiert, wobei eine Seite
mit einem strahlaufhértenden Material besetzt ist, welches die niederenergetischen
Photonen abféingt (Abb. 2.4). Anders als beim Sandwich-Detektor geht hierbei ein
betrachtlicher Teil der Dosis verloren, weshalb der Ansatz des Split-Filter-Detektors
als ungeeignet angesehen wird.

2.2 Theorie

Dual-Energy Messungen erlauben, Materialien in ihre Zusammensetzung zu zerlegen
und zu charakterisieren [61]. Dazu nutzt man die Energieabhéingigkeit des Schwi-
chungskoeffizienten aus, da der Photoeffekt hauptsédchlich im niederenergetischen
Bereich des Rontgenspektrums auftritt, wihrend der Comptoneffekt vornehmlich
im hoherenergetischen Bereich vorzufinden ist [91] (siehe auch Abschnitt 1.2.2 und
1.2.3). Fiir diese Zerlegung sind zwei Methoden, die eine Verarbeitung des akquirier-
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ten CT-Datensatzes erlauben, bekannt.

Die erste Methode verarbeitet die rekonstruierten Bilder in einem oder mehreren
Nachverarbeitungsschritten (post-processing). Diese Methode arbeitet ausschlieflich
auf den rekonstruierten Bilddaten und ist damit abhéingig von Partialvolumenarte-
fakten, Voxelrauschen, Strahlauthirtungs- und Bewegungsartefakten und weiteren
Einfliissen der Rekonstruktion (Abschnitt 1.3.4). Durch gingige Korrekturen der
Messdaten und Kalibriertechniken werden diese Effekte jedoch ausgeglichen und

erlauben eine sehr gute Dual-Energy Auswertung auf Basis von rekonstruierten
Bilddaten (Abschnitt 2.4.6 und 2.4.6).

Die zweite Methode arbeitet direkt auf den Rohdaten (pre-processing) ist somit
nur abhéngig von den physikalischen Limitierungen der Akquisition [137, 98|. Diese
Methode basiert auf der Auswertung einzelner Linienintegrale und der Zerlegung in
sogenannte Basismaterialien, um den Anteil des jeweiligen Basismaterials im Mess-
strahl quantifizieren zu koénnen oder den Einfluls des Compton- bzw. Photoeffekts
zu erfassen [6]. Da beide Effekte von zwei voneinander unabhéngigen Parametern
bestimmt werden, lassen sich mit dieser Methode z.B. die Elektronendichte und
die effektive Ordnungszahl errechnen (vgl. Abschnitt 2.4.7). Die Kenntnis dieser
Parameter kann fiir die Strahlentherapie mit Gammastrahlung bzw. schweren Ker-
nen von entscheidender Bedeutung sein und aufwindige Therapievorbereitungen
konnen damit vereinfacht werden [149, 7, 48, 65]. Implizit lassen sich dabei Strahl-
aufhdrtungsartefakte korrigieren und monoenergetische Bilder erzeugen, die das
Signal-zu-Rausch-Verhéltnis optimieren [97, 98, 137].

Die Grundlagen der oben erwidhnten Ansétze der Dual-Energy Technik sollen
im Folgenden detailliert dargestellt werden, wobei ausschliefllich die Verarbeitung
und Darstellung der Messdaten fiir post-processing Methoden untersucht wird. Da-
bei wird der Fokus zunéchst auf die Darstellung der Dual-Energy Messdaten gelegt,
da sich aufgrund der zweidimensionalen Messwerte mehrere Darstellungsformen er-
geben. Weiterhin werden Untersuchungen zur optimalen Bilddosis, zur Bestimmung
optimaler Energiebereiche, sowie der Einfluss des Patientendurchmessers einer simul-
tanen Akquisition angestellt. Im Anschlufs daran werden verschiedene post-processing
Methoden auf die Messdaten angewendet und untersucht.
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Abbildung 2.5: Darstellung von Dual-Energy Messwerten. In der linken Abbildung
wird die x-Achse wird als l-Achse bezeichnet und soll den Messwert fiir die niedrige
Energie darstellen, die y-Achse wird als h-Achse und soll den Messwert der hoheren
Energie darstellen. Im E/HU-Diagramm bezeichnet die x-Achse die Energie, die y-
Achse den Messwert in Hounsfield-Einheiten.

2.2.1 Darstellung von Dual-Energy-Messdaten

Zur Darstellung von Dual-Energy-Messdaten eignet sich ein zweidimensionales kar-
tesisches Koordinatensystem. In Anlehnung an die Verwendung einer niedrigen (/)
und einer hohen (h) Energie soll das zur Darstellung von Dual-Energy Mefiwer-
ten verwendete Koordinatensystem als [/h-System bezeichnet werden (Abb. 2.5a).
Krauss [87] benutzt eine weitere Darstellungsform der Daten, indem an der x-Achse
die Energie F und an der y-Achse die Schwéichungs- oder CT-Werte der Messung
aufgetragen werden. Diese Darstellung soll im weiteren als E/HU-System bezeichnet
werden (Abb. 2.5b).

Beide Darstellungen haben ihre Vorteile. Wéahrend man im 1/h-System alle
Messdaten als Punktwolken visualisieren kann, erlaubt das E/HU-System eine kom-
paktere Darstellung der Messwerte, mit dessen Hilfe die Differenz eines Messwertes,
also die CT-Wert Anderung eines Voxels vom nieder- zum hoherenergetischen Bild,
sofort abgelesen werden kann. In der Darstellung des 1/h-Systems ist es schwierig
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viele Mefidaten addquat graphisch voneinander zu trennen (Abb. 2.6), da sich oft
iiberlappende Punktwolken bilden. Diese Uberlappungen treten vor allem bei Ma-
terialien mit niedrigem Schwichungskoeffizienten (Muskel, Blut, Luft) auf, da sich
diese Materialien in der Néhe der Kalibrierpunkte (Wasser und Luft) befinden (Ab-
bildung 2.7), aber auch fiir Materialien mit einer grofen Streubreite (Knochen, Iod).
Fiir bestimmte Darstellungsformen eignet sich jedoch aufgrund der charakteristi-
schen Auspriagungen verschiedener Materialien die Ansicht grofer Punktwolken im
1/h-Diagramm, da diese Charakteristika mit manueller Interaktion leicht markiert
werden konnen [143].

Zudem koénnen durch verschiedene Bildverarbeitungsmethoden sog. Clustering-
verfahren auf die Datenwolken angewendet werden, um Haufungspunkte zu finden,
die reprasentativ fiir ein bestimmtes Material sind [119]. Mit Hilfe dieser Verfahren
kann das 1/h-Diagramm entzerrt und die Visualisierung der Materialien verbessert
werden. Diese Methoden erfordern jedoch einen vorherigen Klassifikationsschritt, der
je nach Zuordnung zu den gefundenen Hiufungspunkten, den sog. Klassenzentren,
die reprasentativ fiir ein bestimmtes Material sind, zu Klassifikationsfehlern fiih-
ren kann®. Die Haufungspunkte konnen dabei entweder a priori bekannt sein oder
werden automatisch ermittelt. Im Folgenden soll zur Darstellung von Dual-Energy-
Messwerten vornehmlich das 1/h-System verwendet werden. Dual-Energy-Messwerte
werden, falls nicht anders gekennzeichnet, in CT-Werten ausgedriickt.

Wie man anhand Abb. 2.6 feststellen kann, ist die Auswertung von Dual-Energy
Daten im Bereich niedriger Schwiichungswerte (-1024 HU bis 150 HU ) - sofern kein
Kontrastmittel vorhanden ist - eine Herausforderung, da der lineare Schwichungs-
koeffizient offensichtlich fiir Elemente mit geringer Dichte und niedriger effektiver
Ordnungszahl in den Energiebereichen der Computertomographie keine Unterschiede
aufweist. Deshalb soll in den nachfolgenden Abschnitten untersucht werden, welche
Parameter fiir die Akquisition gew#hlt werden miissen, um optimale CT-Messwerte
im Bereich der niedrigen bzw. der hohen Energie zu erhalten. Materialien mit nied-
rigen Schwichungskoeffizienten weisen kein oder nur geringes Enhancement auf, was
eine Auswertung unmdéglich macht. Zu beachten ist hierbei, dass aufgrund der Ge-
ritekalibrierung auf Wasser und Luft auch die CT-Werte von Wasser und Luft kei-
ne nutzbare Differenz in den jeweiligen Energien aufweisen. Materialien, die zwi-
schen diesen Kalibriermaterialien liegen und dichtes Material beinhalten (z.B. Iod
im Lungenparenchym), weisen entsprechend dem Abstand von den jeweiligen Kali-

3Da die Zuordnung auf bestimmten Metriken basiert (z. B. minimaler Abstand eines Messpunktes
zum Klassenzentrum), konnen Mehrdeutigkeiten auftreten oder die Zuordnung durch Rauschen
gestort werden.
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Abbildung 2.6: Charakteristische Darstellung verschiedener Kérperbereiche
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Abbildung 2.7: 1/h-Darstellung der Messwerte eines Thorax

brierpunkten jedoch Unterschiede in den einzelnen Energiebindern auf und kénnen
zur Dual-Energy Auswertung herangezogen werden.

2.2.2 Bestimmung optimaler Dual-Energy Energien

Vielfach wird diskutiert welche Energien fiir eine optimale Dual-Energy Aufspaltung
no6tig sind [33, 154]. Messungen zeigen, dass sich Energien am besten eignen, die in
ihrem spektralen Verhalten eine moglichst grofe Dual-Energy Aufspaltung erzeugen
[98, 154, 155, 140]. Fiir post-processing Methoden bedeutet dies, dass die korrespon-
dieren Voxel im Differenzbild einen starken Hub aufweisen. Wiinschenswert dabei
wire, dass jedes Material eine charakteristische Differenz bzw. ein charakteristisches
Verhiltnis zeigt, was eine optimale Materialklassifikation erlauben wiirde. Praktisch
ist dies jedoch nur bedingt moglich. Messwerte, die demzufolge keine HU-Differenz
aufweisen, besitzen nach dieser Definition keine Dual-Energy Information. Dabei
ist zu beachten, dass DE-Messungen immer das gesamte Spektrum der Rontgen-
strahlung der jeweiligen Rontgenrohre umfassen und deshalb fiir jede Messung die
effektive Energie E betrachtet werden muss. Durch die Proportionalitit des Schwi-
chungskoeffizienten zur Energie bedeutet dies - abgesehen von K-Kanten-Effekten,
dass durch eine hohere Differenz der effektiven Energien eine hohere Differenz
in den rekonstruierten Bildern resultiert. In der Praxis ist durch die Anwendung
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eines polyenergetischen Rontgenspektrums, sowie der limitierten Ortauflosung in
der Computertomographie, eine exakte Materialdifferenzierung durch die Auswer-
tung von HU-Differenzen bzw. Verhéltnissen nicht moglich. Mit post-processing
Methoden, die ausschliefslich auf den rekonstruierten Bilddaten arbeiten, lassen sich
demnach hauptsichlich Materialien differenzieren (abgesehen vom Bildrauschen), die
sich durch einen grofen Unterschied in der Ordnungszahl bzw. Materialdichte aus-
zeichnen und deshalb eine hohe CT-Wert-Differenz aufweisen (siche Abschnitt 2.4.5).

Vergegenwértigt man sich die in der CT auftretenden Wirkungsquerschnitte der
Absorptions- und Streuprozesse (siehe Abschnitt 1.2), so stellt man fest, dass der
Photoeffekt zum Grofsteil im niederenergetischen Bereich auftritt, wohingegen der
Anteil der Comptonstreuung vornehmlich bei héheren Energien an Bedeutung ge-
winnt und dabei hauptsichlich von der Elektronendichte des durchstrahlten Mate-
rials abhéngt [78]. Der Photoeffekt verliert dabei bei htheren Energien proportional
zur dritten Potenz der Energie seinen Anteil an der Gesamtstreuung, nimmt aber
bei héheren Ordnungszahlen mit der dritten bis vierten Potenz der Ordnungszahl
zu [93]. Beide Effekte konnen aufgrund des gleichzeitigen Auftretens nicht getrennt
voneinander betrachtet werden, da jeder Effekt seinen Beitrag - je nach verwen-
deter Energie, Ordnungszahl und Elektronendichte - zur Gesamtschwichung leis-
tet. In Abb. 2.8 sind hierzu verschiedene Absorptionskoeffizienten in Abhangigkeit
der Energie F/ dargestellt. Wie man feststellen kann, werden die K-Kanten der Ma-
terialien nicht bzw. nur gering von Spektrum der Rontgenrohre beriihrt, weshalb
K-Kanteneffekte vernachlissigt werden konnen. Demzufolge erreicht man eine gu-
te Trennung der Absorptions-und Streueffekte, indem die effektiven Energien einer
Dual-Energy Akquisition moglichst weit voneinander entfernt liegen, um die Auswir-
kungen des jeweiligen Wirkungsquerschnitts gering zu halten.

Im Folgenden wurde untersucht, welche Energien unter bestimmten Vorausset-
zungen fiir eine optimale Dual-Energy Aufspaltung geeignet sind. Nachdem sich
eine hohe HU-Differenz bei Materialien mit hoher Diche bzw. Ordnungszahl ausbil-
det (Knochen, Tod, Strukturen mit kollagenhaltigen Substanzen wie z. B. Knorpel,
Béander, Sehnen, Nierensteine, Gallensteine und andere feste Konkremente) und
Weichteilgewebe (Blut und Korpergewebe ohne Kontrastmittel) keine HU-Differenz
aufweisen, sollen nur die erstgenannten Materialien mit relativ hoher effektiver Ord-
nungszahl untersucht werden.

Hierzu wurden zunichst die verformten Spektren beziiglich des Originalspektrums
der Rontgenrohre bei der jeweiligen Energie nach Durchdringung einer vorgegeben
Dicke eines zylindrischen Wasserphantoms verglichen. Die Eingangsspektren fiir
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Abbildung 2.8: Absorptionskoeffizienten fiir die Materialien Wasser und lod. Bei
Wasser ist zu sehen, dass sich die Differenz des Schwichungskoeffizienten zu héheren
Energien hin vergrofert. Fiir Tod ist leicht zu sehen, dass hier ein grosser Unterschied

des Schwichungskoeffizienten von der hohen zur niedrigen Energie vorliegt, wobei sich
die Differenz zu hoheren Energien hin verringert.
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Abbildung 2.9: Austrittsspektren fiir 4 Energien. Simulation frei Luft

Nominelle Energie Effektive Energie

E [kV] E [KV]
80 53,3

100 60,1
120 65,7
140 71,0

Tabelle 2.1: Vergleich der nominellen Energie des Austrittsspektrums der Rontgen-
rOhre mit der effektiven Energie.

die im verfiighbaren Gerét vorhandenen Energien sind in Abbildung 2.9 dargestellt.
Basierend auf diesen Eingangsspektren wurden die im folgenden dargestellten Si-
mulationen durchgefiihrt. Die effektiven Energien E fiir die Spektren der jeweiligen
nominellen Energie sind in Tabelle 2.1 aufgefiihrt.

Simulationen am Wasserphantom

In den nachfolgenden Simulationen soll untersucht werden, welche Spannungskom-
bination den groften Unterschied der effektiven Energien nach der Durchdringung
verschiedener Phantome mit variablem Durchmesser erzeugt. Der Startdurchmes-
ser betragt 0cm (Messung frei Luft) und wird stufenweise um 5cm bis zu einem
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Enddurchmesser von 50 cm erhoht. Der variable Durchmesser soll den Einflufs ver-
schiedener Patientendicken auf die Differenz der effektiven Energien darstellen. Die
Eingangsspektren (Abb. 2.9) werden konstant gehalten. Es soll die Energiekombina-
tion als optimal angesehen werden, deren Differenz der effektiven Energien nach der
Durchdringung des jeweiligen Phantoms ein Maximum erzeugt (Gln. 2.1).

Eopt (El> Eh) = Hll%X El,eff - Eh, eff (21)

In den Simulationen wurden ein Phantom mit Wasser, ein Phantom mit einer
Konzentration von 50mmol/l Tod und und ein Phantom mit kortikalem Knochen
untersucht. Als Energiekombinationen wurden alle sinnvollen am verwendeten Gerat
verfiigharen DE-Kombinationen verwendet:

e 80kV , 100kV

80kV , 120kV
o 80kV , 140kV
e 100kV , 120kV
e 120kV , 140kV

Wie man aus den dargestellten Diagrammen (Abb. 2.10, 2.11 und 2.12) erkennen
kann, ist die Kombination der beiden Spannungen 80kV und 140kV optimal, da sie
ein Maximum der effektiven Energien fiir alle Phantomdurchmesser erzeugt. Dabei
ist die Differenz dieser Kombination verglichen zu den anderen Kombinationen im-
mer um den Faktor 1 — 3 grofter und nimmt bei steigendem Durchmesser sogar zu,
was wahrscheinlich an der intrinsischen Strahlaufhértung des 80 kV -Spektrums liegt.

Um eine weitere Verbesserung der Dual-Energy Aufspaltung zu erreichen ist es
zusatzlich moglich, den Effektivwert eines der beiden Spektren durch geeignete Vorfil-
terung (Nickel oder Eisen) zu verschieben. Da die Leistungsaufnahme des 80kV Spek-
trums bereits maximal ist und die Bildqualitidt des 80kV Spektrums ohnehin sehr
schlecht ist, ist es sinnvoll die Vorfilterung am 140kV Spektrum durchzufiihren.
Durch diese Vorfilterung laft sich das 140kV Spektrum in Richtung hoherer effek-
tiver Energien verschieben [99], jedoch reduziert die Vorfilterung die Quantenzahl
und erhoht das Bildrauschen. Da die Leistungsaufnahme bei 140 kV nicht vollstindig
ausgenutzt wird, kann die Dosis erh6ht werden. Da sich mit der erwihnten Vorfilte-
rung die effektive Energie des 140 kV Spektrums zu héheren Werten verschieben lafst,
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Abbildung 2.10: Differenz der effektiven Energien Feg nach der Durchdringung ver-
schiedener Wasserphantomgrossen.

kann die niedrige Energie von 80kV aufgrund des hohen Bildrauschens auf 100 kV er-
hoht werden, um fiir die spiteren Nachverarbeitungsschritte ein fiir beide besseres
Signal-zu-Rausch Verhéltnis zu erzielen. Leider war zum Zeitpunkt dieser Arbeit eine
derartige Vorfilterung aufgrund technischer Limitierungen nicht mdoglich.

Anhand Abbildung 2.10 kann man leicht sehen, dass das Maximum der Spektren-
differenz bei 80kV und 140kV zu finden ist. Bei der exemplarischen Durchdringung
der gewdhlten Energien eines 30 cm Wasserphantoms (Tab. 2.2) erkennt man, dass
die Spektrendifferenz von 80kV und 140kV (AE = 2,2keV ), verglichen zu an Diffe-
renzpaaren sehr hoch ist, wobei die néichstliegend kleinere Spektrendifferenz bei der
Kombination von 80kV und 120kV liegt (AE = 1,5keV ).

Aufgrund der theoretischen Voriiberlegungen der Energieabhéngigkeit des Schwé-
chungskoeffizienten und den Erkenntnissen aus den obigen Simulationen wurden fiir
die nachfolgenden Untersuchungen die beiden Energien von 80kV und 140kV ver-
wendet. Versuchsweise wurde als hohere Energie zusdtzlich 120kV untersucht, da
aufgrund fritherer Publikationen (McCullough und Holmes [102]) gezeigt wurde, dass
die Verwendung von 120kV anstelle von 140kV im hoéherenergetischen Bereich kei-
ne wesentlichen Auswirkungen auf den CT-Wert des resultierenden Bildes hat. Dies
konnte jedoch in den durchgefiihrten Messungen nicht bestéitigt werden. Ein Grund
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Abbildung 2.11: Differenz der effektiven Energien Feg nach der Durchdringung ver-
schiedener Phantomgrofen mit einer 50mmol/1 Tod-Wasser-Mischung.

Differenz der effektiven Energien fir Knochen
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Abbildung 2.12: Differenz der effektiven Energien F.;; nach der Durchdringung ver-

schiedener Phantomgréfen mit kortikalem Knochen.
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EykeV] En[keV] AE[keV]

80 100 0.8
80 120 1.5
80 140 2.2
100 120 0.7
100 140 1.4
120 140 0.7

Tabelle 2.2: Effektive Energie des Differenzspektrums nach der Durchdringung eines
30 cm Wasserphantoms.

hierfiir konnte eine andere effektive Energie des Spektrums bei 120kV gewesen sein
bzw. eine andere Vorfilterung, doch waren diese Parameter in der Publikation nicht
ersichtlich. Es ist jedoch anschaulich klar, dass durch eine hohere mittlere Diffe-
renz der effektiven Energien der transmittierten Spektren auch ein starkerer Hub
der rekonstruierten Voxel im nieder- bzw- héherenergetischen Bild erzeugt wird. Die
Untersuchung von Bilddaten mit einer Aufnahmeenergie von 120 kV und den dazuge-
horigen Parametern ist jedoch fiir die spéter folgenden Untersuchungen interessant,
da die Berechnung des Mittelwertbildes zur Reduktion des Bildrauschens einer Auf-
nahmenergie von ca. 110kV - 120kV entspricht.

Verwendung mehrerer Energien

Die Zusammensetzung des Wirkungsquerschnitts, sowie die Modellierung des Schwa-
chungskoeffzienten aus Photoabsorption und Comptonstreuung legen den Schlufs
nahe, dass die Verwendung mehrerer Energien zusitzliche Informationen iiber die
Gewebezusammensetzung liefern kann [80]. Wie in den einleitenden Kapiteln gezeigt
wurde, setzt sich der Wirkungsquerschnitt aus mehreren Absorptions- und Streupro-
zessen zusammen, wobei in den bisherigen Betrachtungen nur Photoabsorption und
Comptonstreuung behandelt wurde.

Der Anteil der Rayleighstreuung ist im Gegensatz zu den beiden anderen FEffek-
ten verschwindend gering und wird vom vorhandenen Quantenrauschen iiberlagert.
Zudem besteht im Bereich ohne starke HU-Differenzen und K-Kanten-Absorptionen
[12] ein linearer Zusammenhang der Schwichungskoeffzienten, womit die drei resul-
tierenden Gleichungen der Losungsmatrix voneinander linear abhingig werden und
die Losungsmatrix singuldr wird [80].
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In der Praxis treten Abweichungen auf, die die lineare Abhéngigkeit der Schwé-
chungskoeffizienten bestéitigt und die Determinante der Losungsmatrix sehr klein
wird. Versucht man die Schwéchungskoeffizienten aus dem aufgestellten Gleichungs-
system zu ermitteln, so ist der Fehler 35mal grofier als die Berechnung des Schwéa-
chungskoeffizienten aus einer Dual-Energy-Akquisition [80)].
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2.2.3 Bestimmung der optimalen Dual-Energy Dosis

Eine optimale bildbasierte Auswertung von Dual-Energy Messdaten benotigt zwin-
gend gleiches Rauschen? pro Datensatz und pro Voxel fiir die jeweilige Energie [85].
Ein zu hohes Rauschvoxel wenigstens eines Bildes verschlechtert oder verhindert
die Dual-Energy Auswertung. Deshalb sollte die Bilddosis® (Strom-Zeit-Produkt)
so berechnet sein, dass das Voxel im jeweiligen Energiebild etwa gleiches Rauschen
aufweist. Da in dieser Arbeit nur Untersuchungen von Dual-Energy Datensétzen im
Bildraum gemacht wurden, beschrinkt sich die Optimierung der Dosis ausschlieflich
auf die Auswertung des Rauschens von Voxelmengen im Bildbereich. Um dabei
dem Dosisiiquivalent einer Single-Energy Akquisition entgegen zu kommen, wird
versucht die applizierte Dosis einer Dual-Energy Akquisition auf die beiden Energien
zu verteilen. Dadurch verschlechtert sich das Signal-zu-Rausch Verhiltnis der re-
konstruierten Einzelbilder. Durch Mittelung der beiden Dual-Energy Bildstapel 1afst
sich jedoch ein diagnostisch auswertbarer sekundéirer Bildstapel erzeugen, dessen
Signal-zu-Rausch-Verhiltnis beziiglich der beiden Einzelakquisitionen optimal ist
(sieche Abschnitt 2.4.1).

Im Folgenden bezeichnet 0; das Rauschen des Voxels im niederenergetischen Bild
und o0, das Rauschen des hoherenergetischen Bildes. Im Fall der hier untersuch-
ten Dual-Energy Auswertungen wurden die beiden Energien 80kV und 140kV ge-
wahlt (siehe Abschnitt 2.2.2). Allgemein gilt es, das Rauschen in den jeweiligen
Dual-Energy Bildstapeln so anzugleichen, sodass sich fiir den Quotienten der bei-
den Rauschwerte o; und oy, ein Wert von ungefihr 1 ergibt (Gln. 2.2).

0y

v = o 1 (2.2)
Hierzu wird der Einflufs der Dosis und der Patientendicke auf das Rauschen eva-
luiert. Das Rauschen in beiden Bildern kann entweder iiber die applizierte Dosis
D (Gln. 2.3) justiert oder in spéteren bildbasierten Nachverarbeitungsmethoden re-
duziert bzw. angeglichen werden [70, 100, 148, 104, 75|, wobei letztere oftmals die
Ortauflosung verschlechtern. Die Methode der Rauschreduktion durch Angleichen

der bildwirksamen Dosis ist deshalb an dieser Stelle vorzuziehen.

4Als Rauschen soll die Standardabweichung einer gewdhlten region-of-interest eines homogenen
Bereichs bezeichnet werden.

5Bei dieser Untersuchung soll explizit die bildwirksame Dosis von Interesse sein, da diese das Rau-
schen des Voxels bestimmt. Die Patientendosis ist hier zwar dennoch relevant, kann aber, nachdem
die optimale Dosisseparation ermittelt wurde, fiir beide Energien gleichzeitig angepasst werden.
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1

o X 75 (2.3)
Der Rausch-Quotient (Rausch-Verhéltnis) soll im Weiteren mit dem griechischen
Buchstabe v symbolisiert werden. In der folgenden Untersuchung soll durch Variation
der applizierten Dosis ein optimales Rauschverhéltnis bestimmt werden. Spatere Un-
tersuchungen stiitzen sich auf die bildbasierte Reduktion des Bildrauschens und die
Erzeugung von rauschreduzierten monoenergetischen Mittelwertbildern (Abschnitt

2.4.1 und 2.4.2).

Bekanntlich rauscht das niederenergetische Bild aufgrund von Strahlaufhirtung
und Streustrahlungsartefakten stdrker. Deshalb ist es sinnvoll, die Anpassung im
niederenergetischen Bild vorzunehmen. Aufgrund der technischen Limitierungen im
Strom-Zeit-Produkt des verwendeten Gerétes und der vertretbaren Dosisbelastungen
des Patienten ist dies nur in gewissen Grenzen méglich. Bei einer Rohrenleistung
von ca. 80kW | ergibt sich ein maximaler Strom bei einer Beschleunigungsenergie
von ca. 80kV von etwa 600 mA (bei 140kV ca. 400mA ).

Zum Stand der Technik dieser Arbeit war die Mdoglichkeit zur Echtzeitrekon-
struktion beider Dual-Energy Bildstapel noch nicht gegeben. Die Rekonstruktion
wurde mit einem Matlab-Prototypen durchgefiihrt, dessen Verarbeitungsdauer je
nach untersuchter Korperregion fiir einen Kopf ca. 4 Stunden, fiir einen Becken-
Bein-Angiographiescan ca. 20 Stunden betrug. In den bereits im klinischen Einsatz
befindlichen Geréten konnte nur der Datensatz des A-Messsystems in Echtzeit re-
konstruiert werden, welches die untersuchenden Arzte zur Befundung von Patienten
benutzten. Aufgrund der Anpassung der Dosis auf einen Single-Energy-Scan ist die
Dosis im A-System reduziert und erschwerte dem Arzt die Interpretation der Unter-
suchung. Vielfach ging man deshalb dazu iiber, die Dosis im A-System fiir 140 kV zu
erhdhen, um fiir den Arzt diagnostisch auswertbare Bildstapel zu bekommen. Die
Auswertung realer Patientenbilder zur Bestimmung der optimalen Dosis war dadurch
nicht mehr moglich, wodurch in dieser Untersuchung ausschlieflich Phantomstudien
durchgefiihrt wurden.

Im Folgenden wurden verschiedene zylindrische Wasserphantome mit einem
Durchmesser von 20cm , 30cm und 40cm (Abb. 2.14, 2.16 und 2.18) bzw. el-
liptische Wasserphantome mit einem mittleren Durchmesser von 19cm , 26 cm und
34 cm (Abb. 2.20, 2.22 und 2.24) untersucht. Die Kollimierung betrug 14x1,2 mm (En-
gere Kollimierungen um Streustrahlungsartefakte zu vermeiden, z. B. 2x1 mm waren
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aufgrund fehlender Kalibriermethoden und -algorithmen nicht moglich). Fiir jede
Energie wurde eine Dosiskombination beginnend bei 50 mAs bis zu einer Dosis von
400mAs pro Messsystem gewdhlt, wobei die Dosis stufenweise um 50 mAs erhéht
wurde (Abb. 2.21, 2.15, 2.23, 2.17, 2.25, 2.19 und 2.27). Die Rotationszeit betrug 1s.
Die quantitativen Auswertungen resultieren aus einer Region of Interest (ROI), die
zentral platziert wurde, sowie vier ROIs in der Peripherie, die an den Position 0°,
90°, 180° und 270° angebracht wurden. Die Auswertung erfolgte bei der zentralen
ROI direkt, die vier peripheren ROIs wurden gemittelt. Da aufgrund der Einschrin-
kung des Messfeldes im B-System bei groferen Phantomen die peripheren ROIs nicht
komplett auf die Extrempunkte des jeweiligen Phantoms gesetzt werden konnten,
wurden die ROIs auf die Extremstellen des rekonstruierten B-Systems gesetzt. Die
Grofe jeder ROT entsprach ca. 30 cm? (Abb. 2.13).

Aus den Messungen ist ersichtlich, dass das Rauschen mit steigendem mittle-
ren Durchmesser exponentiell steigt (Tab. 2.3). Die Messwerte beim elliptischen
19c¢m und zylindrischen 20cm Wasserphantom liegen dabei noch in akzeptablen
Grenzen, wobei die CT-Werte von Wasser auch hier schon nicht mehr den Quali-
tatsanspriichen der CT-Wert-Konstanz (£5HU ) entsprechen. Dementsprechend ist
eine DE-Auswertung ab einem mittleren Durchmesser von 26 cm nicht mehr akzep-
tabel. Zu beachten ist, dass das Rauschen in den peripheren ROIs immer geringer
als bei den zentral gelegenen ROIs ist.
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(a) 80KV (b) 140kV

Abbildung 2.13: ROI Messbereiche im kleinen, sowie im grofsen Meffeld. Die ROIs
wurden so gewihlt, dass die Bereiche sowohl im grofsen Meffeld als auch im kleinen
Meffeld erfaft wurden. Die gelbe Markierung stellt die zentrale ROI dar, welche
direkt gemessen wurde. Die vier roten ROIs erfassen die peripheren Messungen und
wurden durch Mittelung berechnet. Der gelbe Kreisring stellt die Meffeldgrenze des
kleinen Mefsystems dar.
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(a) 80KV (b) 140kV

Abbildung 2.14: 20cm zylindrisches Wasserphantom, gefenstert mit Standardeinstel-
lungen.
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20cm zylindrisches Wasserphantom (Rauschen zentral)
40 T T T T T T

80kv
— 140kV

5 Il L L L Il 1
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Dosis [mAs]
(a) o (zentral)
20cm zylindrisches Wasserphantom (Rauschen peripher)
35 T T T T T T

Il Il Il I 1
50 100 150 200 250 300 350 400

Dosis [mAs]
(b) o (peripher)

Abbildung 2.15: 20cm zylindrisches Wasserphantom, (a) Rauschen zentral gemessen,
(b) Rauschen peripher, gemittelt iiber vier ROI-Bereiche.
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(a) 80KV (b) 140kV

Abbildung 2.16: 30cm zylindrisches Wasserphantom, gefenstert mit Standardeinstel-
lungen.
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30cm zylindrisches Wasserphantom (Rauschen zentral)
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Dosis [mAs]
(b) o (peripher)

Abbildung 2.17: 30cm zylindrisches Wasserphantom, (a) Rauschen zentral gemessen,
(b) Rauschen peripher, gemittelt iiber vier ROI-Bereiche.
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(a) 80KV (b) 140kV

Abbildung 2.18: 40cm zylindrisches Wasserphantom, gefenstert mit Standardeinstel-
lungen.
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40cm zylindrisches Wasserphantom (Rauschen zentral)
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Abbildung 2.19: 40cm zylindrisches Wasserphantom, (a) Rauschen zentral gemessen,
(b) Rauschen peripher, gemittelt iiber vier ROI-Bereiche.
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(a) 80KV (b) 140kV

Abbildung 2.20: 19cm elliptisches Wasserphantom, gefenstert mit Standardeinstel-
lungen.
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19cm elliptisches Wasserphantom (Rauschen zentral)
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Abbildung 2.21: 19cm elliptisches Wasserphantom, (a) Rauschen zentral gemessen,
(b) Rauschen peripher, gemittelt iiber vier ROI-Bereiche.
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(a) 80KV (b) 140kV

Abbildung 2.22: 26cm elliptisches Wasserphantom, gefenstert mit Standardeinstel-
lungen.
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26cm elliptisches Wasserphantom (Rauschen zentral)
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Abbildung 2.23: 26cm elliptisches Wasserphantom, (a) Rauschen zentral gemessen,
(b) Rauschen peripher, gemittelt iiber vier ROI-Bereiche.
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(a) 80KV (b) 140kV

Abbildung 2.24: 34cm elliptisches Wasserphantom, gefenstert mit Standardeinstel-
lungen.
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34cm elliptisches Wasserphantom (Rauschen zentral)
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Abbildung 2.25: 34cm elliptisches Wasserphantom, (a) Rauschen zentral gemessen,
(b) Rauschen peripher, gemittelt iiber vier ROI-Bereiche.
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(a) 80KV (b) 140kV

Abbildung 2.26: 20cm zylindrisches Kopfphantom, gefenstert mit Standardeinstel-
lungen.
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80 kV 140kV

zentral peripher zentral peripher
Phantom p(o) p(o) p(o) p(o)
zylindrische Phantome
20cm 21,6 (8,2) 18,9 (7,2) 9,7 (3,7) 8,4 (3,2)
30cm 56,6 (24,1) 49,5 (18,8) 24,1 (9,4) 20,8 (8,1)
40cm 152,4 (89,6) 142,6 (77,0) 59,3 (24,2) 59,4 (18,5)
elliptische Phantome
19c¢m 19,7 (7,3) 18,5 (5,4) 8,9 (3,5) 7,4 (2,7)
26cm 387 (15,2) 376 (11,3) 18,4 (6,9) 154 (5,9)
34cm 73,9 (35,8) 65,7 (28,2) 40,9 (16,4) 34,4 (11,5)
Kopfphantom
20cm 27,5 (10,4) 26,2 (9,5) 11,2 (4,3) 10,6 (3,9)

Tabelle 2.3: Rauschwerte der zylindrischen und elliptischen Wasserphantome inkl.
dem zylindrischen Kopfphantom.
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20cm zylindrisches Kopfphantom (Rauschen zentral)
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Abbildung 2.27: 20cm zylindrisches Kopfphantom, (a) Rauschen zentral gemessen,
(b) Rauschen peripher, gemittelt iiber vier ROI-Bereiche.
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2.2.4 Einfluff der Patientendicke auf das Bildrauschen

Nachfolgend soll anhand der vorherigen Phantommessungen der Einfluf der Patien-
tendicke d auf den Rausch-Quotienten 7 genauer untersucht und ein funktioneller
Zusammenhang hergestellt werden. Dazu wurden obige Messungen zur optimalen
Dosis verwendet und der Rausch-Quotient fiir jede Dicke der verwendeten Wasser-
phantome (elliptisch, zylindrisch) untersucht. Fiir jede Dicke d wurde der mittlere
Rausch-Quotient 4 iiber die Anzahl N der gemessenen Dosiswerte D; zentral und
peripher ausgewertet (Gln. 2.4). Zudem wurde die Standardabweichung des Rausch-
Quotienten berechnet. Aufgrund der ungentigend vorhandenen Anzahl an Messpunk-
ten (7 Phantommessungen) ist hier keine konkrete Aussage iiber den Verlauf des
Einflusses bzgl. des Rauschens sowie des Rausch-Quotienten zu treffen. Dennoch soll
aus der vorhandenen Anzahl an Messpunkten und aus den Erkenntnissen von 2.2.3
eine Schitzung unternommen werden.

Ya = % Z%(Dz') (2.4)

4 bezeichnet den mittleren Rausch-Quotienten, der sich aus der mittleren Summe
der einzelnen Rausch-Quotienten ~4(D;) bei verschiedenen Dosiswerten D; und bei
konstanter Phantom- bzw. Materialdicke d ergibt.

Zylindrische Phantome

Zunéchst wurden die zylindrischen Wasserphantome untersucht. Die verwendeten
Durchmesser der Wasserphantome betrugen wiederum 20cm , 30cm und 40cm .
Zuséatzlich wurde das zylindrische Kopfphantom untersucht, welches mit einem Kno-
cheneinsatz innerhalb der dufseren Plexiglashiille versehen ist, um die Schidelkalotte
zu simulieren. Anhand der Abbildungen 2.28 und 2.29 erkennt man, dass bei gerin-
gen Objektdurchmessern (20cm und 30 cm Wasserphantom) der Rausch-Quotient
sowohl zentral als auch peripher als konstant betrachtet werden kann (siehe Tabelle
2.4). Der Mittelwert des Rausch-Quotienten betrdgt beim 20 c¢m bzw. 30 cm Was-
serphantom ca. 2,3 und ist mit einer vergleichbar niedrigen Standardabweichung
behaftet (ca. 0 — 0.1).

Im Gegensatz zu den beiden vorhergehenden Phantomen mit geringem Objekt-
durchmesser kann der Rausch-Quotient des 40 cmm Wasserphantoms in den gemesse-
nen Dosisbereichen nicht mehr als konstant gesehen werden (Abb. 2.30). Vielmehr ist
der Rausch-Quotient eine Exponentialfunktion, wobei jedoch zentral und peripher
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Abbildung 2.28: 20cm zylindrisches Wasserphantom, Rausch-Quotient ~.
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Abbildung 2.29: 30cm zylindrisches Wasserphantom, Rausch-Quotient ~.
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Abbildung 2.30: 40cm zylindrisches Wasserphantom, Rausch-Quotient ~.
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Abbildung 2.31: 20cm zylindrisches Kopfphantom, Rausch-Quotient ~.
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keine starken Abweichungen auftreten. Dies ist vor allem dadurch zu begriinden,
dass der Detektor im Falle niedriger Quantenzahlen aufgrund des grofen Objekt-
durchmessers ausschliefslich im Bereich des Elektronikrauschens arbeitet. Wahrend
bei niedrigen Dosen (bis zu 150 mAs ) sehr hohe Werte fiir den Rausch-Quotienten
resultieren (bis zu 3,2), liegt der Wert fiir den Rausch-Quotienten im hoheren un-
tersuchten Dosisbereich (150 mAs — 400 mAs ) anndhernd bei 2,2 — 2,4, wobei die
Standardabweichung verglichen zum 20 cm bzw. 30 cm Wasserphantom sehr hoch ist
(ca. 0,3-0,4).

Das untersuchte 20 cm Kopfphantom (Abb. 2.31) verhélt sich in puncto Rauschen
analog zum zylindrischen 20 cm Wasserphantom, wobei die Mittelwerte zentral und
peripher um ca. 0.2 — 0.3 erhoht sind.

Elliptische Phantome

Im Weiteren wurden die elliptischen Wasserphantome mit den mittleren Durchmes-
sern 19cm , 26 cm und 34 cm zur Untersuchung des Einflusses der Patientdicke d
auf das Bildrauschen ausgewertet. Anhand der elliptischen Wasserphantome soll der
Einfluf Asymmetrie des Objekts auf das Bildrauschen untersucht werden.

Bei den elliptischen Phantomen zeigt sich die Abhéangigkeit der ROI-Auswertung
vom Ort der Messung. Wihrend beim 19cm elliptischen Wasserphantom (Abb.
2.32) zentral ein Rausch-Quotient von ca. 2,2 mit einer Standardabweichung von
0,1 resultiert, zeigt sich peripher ein Rausch-Quotient von ca. 2,5 mit einer Stan-
dardabweichung von 0, 2.

Ahnliches gilt fiir das 26 cm elliptische Wasserphantom (Abb. 2.33). Hier zeigt
sich zentral ein Rausch-Quotient von ca. 2,1 mit einer Standardabweichung von 0, 1
und peripher ein Rausch-Quotient von ca. 2,5 und einer Standardabweichung von
0,2.

Schlieflich zeigt sich beim 34cm elliptischen Wasserphantom ein zentraler
Rausch-Quotient von ca. 1,8 mit einer Standardabweichung von ca. 0,1 und pe-

ripher ein Rausch-Quotient von ca. 1,9 mit einer Standardabweichung von ca. 0,1
(Abb. 2.34).
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Abbildung 2.32: 19¢m elliptisches Wasserphantom, Rausch-Quotient ~.

zentral peripher Mittelwert

Phantom p(o) p(o) p(o)
zylindrische Phantome

20cm 2,2 (0,1) 2,3(0,0) 2,3 (0,0)
30cm 2,3 (0,1) 2,4 (0,0) 2,4 (0,1)
40cm 2,5 (0,3) 2,3(0,4) 2,4 (0,4)
elliptische Phantome

19c¢m 2,2 (0,1) 2,5(0,2) 2,4 (0,1)
26cm 2,1 (0,1) 2,5(0,2) 2,3 (0,1)
34dcm 1,8 (0,1) 1,9 (0,1) 1,8 (0,1)
Kopfphantom

20cm 2,5 (0,1) 2,5 (0,0) 2,5 (0,0)

Tabelle 2.4: Einfluss der Materialdicke auf den Rauschquotienten
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Abbildung 2.33: 26¢m elliptisches Wasserphantom, Rausch-Quotient ~.
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Rausch-Quotient y
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Abbildung 2.34: 34cm elliptisches Wasserphantom, Rausch-Quotient ~.
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2.2.5 Zusammenfassung und Diskussion der Ergebnisse

Wie zu erwarten war, steigt das Rausch-Verhéltnis bei den zylindrischen Wasser-
phantomen bei steigendem Patientendurchmesser und gleicher Dosis auf beiden
Messsystemen aufgrund der starken Schwichung. Dabei ist das Rausch-Verhéltnis
des 140kV Bildes immer um etwa den Faktor 2-3 besser als das 80kV Bild. Zudem
steigt das Rausch-Verhiltnis v bei geringer Dosis zunéchst um einen Faktor von ca.
2-3,5 an und sinkt bei steigender Dosis bis zum Faktor 2 ab. Das im Bild vorhandene
Rauschen an einer zentralen und einer peripheren Stelle unterscheidet sich aufgrund
der Rotationssymmetrie der zylindrischen Objekte kaum, wobei das Rauschen im
Isozentrum leicht reduziert ist. Zu beachten ist jedoch, dass fiir jedes Messsystem
separat ein sogenanntes Clipping durchgefiihrt wird, welches aufgrund fehlender
Projektionen im Projektionsraum (z.B. zu niedrige Dosis um am Bildwandler ein
Signal zu erzeugen) fiir jeden einzelnen Kanal eine Erginzung durch den Nachbar-
kanal durchfiihrt. In der Rekonstruktion entspricht dies einer Glattung im Bildraum
und wirkt sich somit direkt auf das SNR des jeweiligen Bildes aus. Daraus folgt, dass
das Rauschen bei extrem niedriger Dosis sinkt, bis eine Schwellendosis erreicht wird,
bei der Bildwandler ein Signal empfangen werden kann. Ab diesem Punkt steigt das
Rauschen wieder an.

Das Kopfphantom weist nach Tabelle 2.4, hinsichtlich des Rauschens, eine Was-
serdquivalentschwichung verglichen zu einem 20 cm zylindrischen bzw. 26 cm ellip-
tischen Wasserphantom auf. Demnach miisste, um gleiches Bildrauschen auf beiden
Messsystemen beim 20 cm Kopfphantom eine Dosisgewichtung von 2,5 angewendet
werden.

Voraussetzung in den vorhergehenden Abschnitten war es, die Einflussparame-
ter der Dosis, der Energie sowie der Patientendicke zu untersuchen. Um optimale
Dual-Energy Auswertungen zu erreichen, muss das Bildpunktrauschen auf beiden
Messsystemen anndhernd dquivalent sein. Da die Anpassung im niederenergetischen
Bild erfolgen muss (siche Abschnitt 2.2.3), ergibt sich nach Gln. 2.2:

. 1 (2.5)

Da bei gleicher Dosis auf beiden Systemen das 80 kV mehr rauscht, passt man die
Dosis im 80kV Bild an (Gln. 2.5). Wobei n die Anpassung der Dosis der niedrigen
Energie angibt. Die Dosis im 140kV System wird dabei konstant gehalten. Aus den
Messungen resultierte fiir alle Rausch-Quotienten ein Wert von ca. 2-3. Fiir die Pa-
tientendosis bedeutet dies, um gleiches Bildrauschen zu erhalten, dass die Dosis am
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niederenergetischen Messsystem 4 —9 mal so hoch sein miisste. Da dies aber nicht mit
einer vertretbaren Patientenddosis einhergeht, ist es sinnvoll ein anndhernd konstan-
tes Stromverhéltnis von ca. 3 — 4 zu verwenden. Wie sich weiter unten zeigen wird,
kann zumindest durch die Berechnung des Mittelwertbildes aufgrund der fehlenden
bildwirksamen Dosis das Rauschen durch lineare Interpolation der beiden Messwerte
verbessert werden, wobei die Dual-Energy Information verloren geht.

2.3 Pre-Processing Methoden

Die Materialzerlegung von Dual-Energy-Daten im Projektions- bzw. Rohdatenraum
basiert auf einer Quantifizierung der auftretenden Materialien im Messstrahl (Abb.
2.35). Da eine Rekonstruktion zur Auswertung von Bilddaten (siehe néchster Ab-
schnitt) noch nicht erfolgt ist, ist es bei diesen Verfahren nicht moglich dediziert
einen Bildpunkt mittels der 2- bzw. 3-Material-Zerlegung in die Basismaterialien
zu zerlegen und das Vorkommen dieser Basismaterialien zu quantifizieren. Anstatt-
dessen werden zwei Messstrahlen aus gleicher Winkel- und Ortsposition untersucht
und mittels einer 2-Material-Zerlegung in zwei Basismaterialien zerlegt. Aufgrund
der beiden in der Computertomographie hauptsichlich auftretenden Streu- und
Absorptionseffekte Compton- und Photoeffekt, ist es sinnvoll Basismaterialien zu
verwenden, welche zum Grofteil nur einen dieser beiden Effekte hervorrufen. Dies
entspricht einem Material mit hoher effektiver Ordnungszahl (Photoeffekt) und
einem Material mit hoher Elektronendichte (Comptoneffekt). In der Praxis wer-
den zur Modellierung des Photoeffekts hiufig Knochensurrogate (Aluminium oder
Hydroxlapatit), zur Modellierung des Comptoneffekts Plexiglas oder ein anderes
Wasseraquivalent verwendet.

Analog zur 2-Material-Zerlegung (Abschnitt 1.3.3) erfolgt eine Zerlegung der
oben genannten Basismaterialien im Rohdatenraum, indem die Schwichung des
gesamten Messstrahls ausgewertet wird, die durch die beiden Materialien verursacht
wurde (Abb. 2.36). Als Resultat der Zerlegung in die beiden Basismaterialien erhalt
man das Vorkommen des jeweiligen Basismaterials als durchstrahlte Lange im Mess-
trahl.

Aus den obigen Anforderungen um eine addquate Basismaterialzerlgung im Roh-
datenraum durchfithren zu konnen, ist es notwendig, dass die beiden Messstrah-
len der niedrigen bzw. hohen Energie aus der gleichen Winkel- und Ortsposition
erfasst werden. Im hier untersuchten Gerat ist aufgrund des Winkelversatzes der
Réntgenrohren sowie der beiden Detektorsysteme diese Bedingung nicht erfiillt. Ein
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Abbildung 2.35: Durchstrahlung des Gewebes an einer bestimmten Fokusposition.
Fiir Dual-Energy miissten diese Messungen an gleicher Fokusposition zweimal durch-
gefiithrt werden, um eine rohdatenbasierte Materialzerlegung durchfiihren zu kénnen.
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Abbildung 2.36: Auswertung der 2-Material-Zerlegung auf Basis einer Dual-Energy
Akquisition im Rohdatenraum. Durch die Inversion des 2-dimensionalen Gleichungs-
systems erhélt man den Beitrag zur Schwichung des jeweiligen Basismaterials im
Messstrahl. Dunkelblau soll in dieser Abbildung Knochen, Hellblau ein Gewebedqui-

valent symbolisieren. Die Werte d; bzw. dy entsprechen dabei dem Beitrag des Kno-
chens bzw. Gewebes an der Gesamtschwichung.
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moglicher Ausweg wire eine separate Rekonstruktion beider Dual-Energy Akquisi-
tionen in ein nieder- bzw. hoherenergetisches Bildvolumen mit anschliefender Vor-
wartsprojektion. Hierbei fliefen jedoch bereits bei der reguléren Riickprojektion bei-
der DE-Bildstapel entsprechende Korrekturen, sowie Artefakte (Strahlaufhirtung,
Streustrahlung, usw.) ein, die bei der anschliekenden Vorwértsprojektion nicht mehr
riickgdngig gemacht werden kénnen. Durch die technischen Limitierungen des unter-
suchten Gerdites und fehlender Rekonstruktionsalgorithmen wurde dieses Verfahren
nicht ndher untersucht.

2.4 Post-Processing Methoden

Im Folgenden sollen nun mégliche und in dieser Arbeit untersuchte bildbasierte
Nachverarbeitungsmethoden diskutiert werden. Zur Bezeichnung einer Voxelmen-
ge einer tomographischen Schicht wurden kalligraphische Symbole verwendet, deren
Benennung sich aus der Abkiirzung der jeweiligen Nachverarbeitungmethode ablei-
tet, z. B. A als Symbol fiir ein Mittelwertbild (engl. Average). Originalschichten der
jeweiligen Spannung werden mit £ zur Kennzeichnung des 80kV und mit H zur
Kennzeichnung des 140kV -Bildes symbolisiert. Sollten im Verlauf dieser Arbeit an-
dere Energien verwendet worden sein, so wird der Index mit der jeweiligen Energie
ausgeschrieben (z.B. Zjpo fiir 100kV ). Im Allgemeinen werden fiir die folgenden
Nachverarbeitungmethode immer Voxelwerte an einer bestimmten Raumkoordina-
te (x,y,z) betrachtet. Die Meisten der hier vorgestellten Methoden arbeiten direkt
auf dem Voxelraster und betrachten keine Abhéngigkeiten zur Nachbarschaft, so-
dass z.B. eine Mittelwertoperation aus zwei Volumendatenséitzen voxelweise ohne
Betrachtung der Nachbarschaft durchgefiihrt wird. Sollten dennoch Nachbarschafts-
operationen angewendet werden, wird explizit darauf hingewiesen. Bei Operationen
ohne Ubergriff auf die Nachbarschaft wird die Ortsabhingigkeit aus Griinden der
besseren Lesbarkeit weggelassen.

2.4.1 Mittelwertbild

Fiir eine Dual-Energy Aufnahme wird das Patientendosisdquivalent einer konventio-
nellen Single-Energy Aufnahme verwendet, weshalb das Rauschen in beiden Einzel-
bildern grofer als in einer einzelnen konventionellen Single-Energy Aufnahme ist, da
sich die Gesamtdosis auf die jeweiligen Dual-Energy Einzelbilder verteilt [86, 85].
Unter Vernachlissigung von Strahlaufhidrtungsartefakten, kann unter der Annahme
der Linearitit des Schwichungskoeffizienten ein gewichtetes Mittelwertbild A beider
Dual-Energy Voxeldaten errechnet und dadurch das Rauschen reduziert werden (Gln.
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2.6). Zu beachten ist hierbei, dass die Mittelung nur voxelweise durchgefiihrt wird
und keine lokalen Nachbarschaften betrachtet werden, da diese den diagnostischen
Bildeindruck verschlechtern wiirden. Manche in dieser Arbeit untersuchte Algorith-
men benutzen jedoch Nachbarschaftsoperationen, um z. B. das Rauschen eines Voxels
zu reduzieren (siehe Abschnitt 3.2).

A:%M+H) (2.6)

Das nach Gleichung 2.6 errechnete Mittelwertbild entspricht dann ungefihr dem
Bild einer Single-Energy Akquisition bei etwa 110kV - 120kV | enthélt jedoch keine
Dual-Energy-Information mehr [87, 88|. Werte mit hohem Enhancement (Differenz
zwischen einem 80kV und einem 140kV Voxel) erscheinen im Mittelwertbild aus-
geprigter als in einer dquivalenten Single-Energy Akquisition bei 120kV . Werte
mit geringer oder keiner Differenz entsprechen dem Single-Energy Aquivalent. Anzu-
merken ist jedoch, dass das Mittelwertbild beziiglich des Kontrastes des 80 kV -Bild
schlechter, beziiglich des 140kV -Bildes besser ist. In der Praxis ist der Gewich-
tungsfaktor w des Mittelwertbildes abhidngig vom Quotienten der Dosis, welche fiir
jeden einzelnen Datensatz verwendet wurde. Die aktuell im untersuchten Gerit ver-
wendeten Protokolle sind dergestalt, dass die Dosis im 80kV -Bildes aufgrund des
hoheren Quantenrauschens etwa um den Faktor 3-4 hoher als die Dosis des 140kV -
Bildes ist (siche Abschnitt 2.2.3). Um annéhernd gleiches Voxelrauschen zu erhalten,
werden beide Voxelwerte mit einem Gewichtungsfaktor multipliziert (Gln. 2.7). Der
Gewichtungsfaktor w zur Mischung der beiden Bilder kann bei unterschiedlichen
Stromverhéltnissen adaptiert werden:

Aw)=w-L+ (1 —w)-H Ywe[0,1]g (2.7)

Das Gesamtrauschen o4 des resultierenden Mittelwertbildes laft sich durch das
Fehlerfortpflanzungsgesetz |46] ermitteln (Gln. 2.8). Aus diesem Zusammenhang ge-
wichtet man das 80 kV -Bild meist mit einem Faktor von w = 0.3 und das 140 kV -Bild
entsprechend mit w = 0.7. Dieser Gewichtungsfaktor wird in der Regel als Konstante
festgelegt (siehe hierzu auch die Auswertungen in Abschnitt 2.2.3).

oa=Jw-of +(1-w)-o? (2.8)

2.4.2 Kontrast-zu-Rausch optimiertes Mittelwertbild

Problematisch am eben dargestellten Mittelwertbild, ist der Sachverhalt, dass das
Mittelwertbild einer Akquisition bei einer Energie von ca. 110kV - 120 kV entspricht



2.4 Post-Processing Methoden 83

(Abschnitt 2.4.1), wobei der Gewichtungsfaktor global auf die beiden Bildstapel der
Dual-Energy-Akquisition (DE) angewendet wird. Das daraus resultierende Mittel-
wertbild entspricht natiirlich nur bedingt der Realitdt und erschwert dem Kliniker
die gewohnte Sicht auf das CT-Bild einer einzelnen Single-Energy (SE) Akquisition
bei 120kV . Wiinschenswert ist die Kombination der beiden mit der DE-Technik
gewonnenen SE-Bilder zu einem ,yvirtuellen” SE-Bild, welches optimal in dem Sinne
ist, dak es maximales Kontrast-zu-Rausch-Verhéltnis (CNR) fiir die Materialien von
Interesse aufweist (z. B. maximales CNR zwischen Weichgewebe und Kontrastmittel
im Blut bei der CT-Angiographie). Dies ist mit der Angabe des Mittelwertbildes
schwierig, da der Gewichtungsfaktor global festgelegt wird und dieser fiir den ge-
samten Schichtstapel konstant gehalten wird. Nachfolgend soll nun ein Verfahren
vorgestellt werden, welches die ortsabhingigen Eigenschaften von DE-Bilder aus-
nutzt, um den Gewichtungsfaktor lokal zu optimieren [117].

Alternative Vorschldge sind z. B. die lineare Gewichtung fiir jede Schicht in z-
Richtung so durchzufiihren, daft der Kontrastmittelkontrast erhalten bleibt, obwohl
das in SE-Scans sichtbare Enhancement in peripheren Gefiafsen haufig abnimmt.
Weiterhin wurde vorgeschlagen, eine nicht-lineare Uberblendung der beiden Bilder
durchzufiihren, wobei die Gewichtung im Grenzfall grofer und kleiner CT-Werte
nicht vom Bildrauschen in der jeweiligen Schicht abhéngt, sondern nur empirisch
bestimmt wird [103].

Da der Begriff Kontrast mit verschiedenen Definitionen belegt ist, soll an die-
ser Stelle die in dieser Arbeit verwendete Definition des Kontrastes nochmals kurz
dargestellt werden. Der lokale Kontrast definiert sich in Gln. 2.9 zu:

Cp = DHE (2.9)

HE w
Wobei E die Energie (hier entweder [ fiir 80kV bzw. h fir 140kV ) und
App = pg— g die Differenz des Messwerts zum Kalibrierwert von Wasser pug o, der
jeweiligen Energie angibt. Es handelt sich hierbei um die iibliche Darstellung eines
CT-Wertes inklusive der Normierung auf Wasser, wobei der Skalierungsfaktor 1000
weggelassen wurde. Bezeichnet ox das Rauschen (Standardabweichung) und o% die

Varianz eines Bildpunktes der jeweiligen Energie, 1dft sich das Kontrast-zu-Rausch-
Verhéltnis (CNR) fiir eine Energie E folgendermafen formulieren (Gln. 2.10):

CNRy; — &F (2.10)

OF
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Aus diesem Zusammenhang lafkt sich zunéchst aus beiden Dual-Energy Bildsta-
peln ein Ausdruck fiir ein gewichtetes Mittelwertbild (GIn. 2.11) und ein gewichteter
lokaler Kontrast (Gln. 2.12) angeben. Da das Rauschen in beiden SE-Bildern unkor-
reliert ist, kann auch die kombinierte Varianz angegeben werden (Gln. 2.13):

n(y) = w7y (2.11)
Cly) = Cit+v-Chy (2.12)
o*(y) = o+ 0 (2.13)

Zur Optimierung des CNR ist es zweckméfig, als Giitemak GG das quadrierte CNR
zu verwenden:

C?(v)
G(vy) = 2.14
) = o35 214
Das Giitemal soll dann maximiert (optimiert) werden.
dG(v)
=g 2.15
4 (2.15)

Nach Umformung von Gln. 2.15 folgt fiir den optimalen Gewichtungsfaktor 4:
Cn/Ci  CNR,/CNR;

oi/o? on/oy
Aus Gleichung 2.16 folgt dann aus der Kombination beider SE-Bilder ein kon-
trastoptimiertes Mittelwertbild.

5 = (2.16)

C = N Cl —|—’)/h . Ch (217)
wobei
_ 1 _ A -1
%_14—’? T =15 Nt =

Man beachte, dass das Mischungsverhidltnis ortsabhidngig ist, da sich sowohl
Kontrast (materialabhéingig) als auch Rauschen (in der Regel nur schwach) in-
nerhalb einer akquirierten Schicht dndern kénnen. Wird die Ortsabhédngigkeit des
Gewichtungsfaktors weggelassen und als konstant betrachtet, entspricht der adaptive
Gewichtungsfaktor 4 dem globalen Gewichtungsfaktor aus Abschnitt 2.4.1.
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Fiir Kontrastmittel (CT-Angiographie) ist das Verhéltnis C},/C; eine Konstante
die von der chemischen Struktur des Kontrastmittels, nicht aber von seiner Konzen-
tration (Dichte) im Korper abhéngt, da diese durch die Quotientenbildung in Gln
2.16 eliminiert. Dies gilt natiirlich nur bis zu einer gewissen unteren Konzentrations-
schwelle. Ist z. B. nur sehr wenig Iod in Wasser oder Blut geldst, ist diese Konstanz
nicht mehr erfiillt. Auch fiir die Differenzierung von Knochen und Weichgewebe
14kt sich ein fester Wert fiir C}/C; angeben. Ebenso ist es moglich, ideale Werte
fiir C},/C) zur Differenzierung von Weichgewebe und Fett oder die Differenzierung
verschiedener Weichgewebearten anzugeben.

Das Verhéltnis der Varianzen kann auf verschiedene Weisen bestimmt werden: So
kann z. B. das Rauschen als Funktion des mittleren Patientendurchmessers in Tabel-
len hinterlegt werden. Nachdem nur das Verhéltnis der Varianzen von Bedeutung ist,
muf zwar das Stromverhéltnis der beiden Rohren (2-Rohren Scan oder sequentieller
Scan), nicht aber die konkrete Rekonstruktion bekannt sein. Fiir energieauflésende
Detektoren ist der Rohrenstrom unerheblich, da das Rausch-Verhéltnis nur noch vom
Patientendurchmesser abhingt.

Eigenschaften des optimalen Gewichtungsfaktors FEin Vorteil dieses Verfah-
rens ist die Abhéngigkeit vom Rauschen. Da der Gewichtungsfaktor proportional
zum Verhéltnis der Varianzen ist, wird das SE-Bild mit héherem Rauschen schwai-
cher gewichtet. Gleichzeitig wird bei gleichem Rauschen das SE-Bild mit geringerem
Kontrast schwicher gewichtet als das SE-Bild mit dem hoheren Kontrast (meistens
fo < p1). Bei gleichem Rauschen o, = 03, werden im wasserdquivalenten Weichteil-
bereich beide SE-Bilder gleich gewichtet und das Rauschen ist nur noch abhéngig
vom Kontrastverhaltnis C}, /C) bzw. Apy,/Apy und damit nur materialabhéngig. Die-
ser Zusammenhang ergibt sich unmittelbar aus Gln. 2.16, wenn sich der Nenner zu
on/or =1 ergibt. Da ug = pig., - p gilt Gln. 2.18.

A=——=1 (2.18)

daraus folgt:
Y= =0,5 (2.19)
Verallgemeinerung Aufer statistischem Bildrauschen (Quantenrauschen der

Rontgenrohre, Elektronikrauschen) gibt es weitere Bildstérungen, wie z. B. Artefakte.
Diese konnen, je nachdem ob sie mehr statistischer bzw. deterministischer Natur sind,
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pauschal in das Giitemak (Gln. 2.14) einbezogen werden. Bei der rein statistischen
Beschreibung werden lediglich die Rauschvarianzen o7 und o} entsprechend erhdht,
die Formeln bleiben. Bei deterministischen Artefaktanteilen kommt im Nenner von
(Gln. 2.14) noch der Term (A; + Ap)/2 hinzu, wobei A; und A;, die Stérke der Arte-
fakte in denselben Einheiten wie C; und C}, (proportional HU -Einheiten) bewerten.
Das erweiterte Giitemals wird mit G4 bezeichnet (Gln. 2.20), die Optimierung kann
analog zu den Gleichungen 2.14 - 2.16 durchgefiihrt werden.

(Cr+7-Cy)?

Cal) = 7 o) T (A 47 A

(2.20)

Mit dem Kontrast-zu-Rausch optimierten Mittelwertbild ist es moglich ortsab-
hidngige Eigenschaften der Bilddaten zu optimieren, um damit den Gewichtungsfak-
tor lokal zu optimieren und diesen sogar automatisch zu adaptieren. Aufgrund der
lokalen Filterung der Bilddaten ist der CNR optimierte Mittelwert auch nicht global
fiir den gesamten Schichtstapel giiltig und jede Schicht hat ein optimales Kontrast-
zu-Rausch-Verhéltnis.

2.4.3 Differenzbild

Das Differenzbild D ist eine weitere Methode um Dual-Energy-Messdaten im Nach-
verarbeitungsprozess auszuwerten [88]. Hierzu wird das Ergebnisbild der Schicht ei-
ner niedrigen Spannung Z; voxelweise vom Bild einer hohen Spannung Z; subtrahiert
(Gln. 2.21). Lokale Nachbarschaften werden analog zum Mittelwertbild nicht beriick-
sichtigt. Da die Schwichung im niederenergetischen Spektrum bis auf wenige Aus-
nahmen [132| oftmals geringer ist, subtrahiert man die hoherenergetischen von den
niederenergetischen Werten. Somit ist in den meisten Fillen eine positive Differenz
der Schwichungswerte gewahrleistet, was die Interpretation der Differenzwerte er-
leichtert. Selbstverstandlich kann statistisches Rauschen diese Definition stéren und
vor allem bei Materialien mit dhnlichen Schwichungswerten (z. B. Blut oder Muskel)
eine negative Differenz erzeugen.

D=L—-H (2.21)

Das Differenzbild erlaubt die Darstellung und Abgrenzung von Materialien mit
hoher und niedriger Absorptionsdifferenz, wobei die Auspragung einer hohen Absorp-
tionsdifferenz bei Materialien mit hoher Dichte (z. B. Knochen, Tod oder bestimmte
Metalle) am stérksten ist, wihrend Gewebematerialien mit geringer Dichte und Ab-
sorption (z. B. Blut oder Muskel ohne Kontrastmittel) fast keine Differenz aufweisen.
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Dies ist insofern niitzlich, da auf diese Weise schnell zu erkennen ist, welche Materia-
lien voneinander getrennt werden konnen (siche Abschnitt 2.4.5). Beim Differenzbild
bleibt die Massendichte des durchstrahlten Gewebes erhalten, kann jedoch mit Hilfe
des Dual-Energy-Index eliminiert werden (siehe Abschnitt 2.4.5). Analog zur Be-
rechnung des Rauschens im Mittelwertbild kann das Fehlerfortpflanzungsgesetz zur
Berechnung des Fehlers im Differenzbild angewendet werden (Gln. 2.22):

op =1\/o} + 0} (2.22)

Jedoch ist zu beachten, dass die absolute Differenz von Materialien von deren
Konzentration (Dichte) abhidngt und somit oftmals ungeeignet ist, Materialien mit
verschiedenen Dichteausprigungen zu differenzieren. Dies ist vor allem bei Iod oder
Knochen problematisch, da sich hier unterschiedliche Differenzen ausbilden. An die-
ser Stelle ist der Quotient der beiden Energien der Differenz vorzuziehen (siche Ab-
schnitt 2.4.4), da dieser auf einer grofsen Reichweite fiir Materialien mit verschiedenen
Dichten in Mischungen konstant bleibt.

2.4.4 Quotientenbild

Da das Differenzbild weiterhin die Massendichte des durchstrahlten Materials bein-
haltet und somit mit der Konzentration des Materials skaliert, ist das Differenzbild
zur Materialklassifikation ungeeignet. Vielmehr ist die direkte Proportionalitidt des
Schwichungskoeffizienten zur Massendichte p von Interesse, da mit Hilfe der Divi-
sion zweier DE-Messwerte die lineare Abhéngigkeit von der Massendichte eliminiert
werden kann (Gln. 2.23). Der Patientendurchmesser bleibt dabei weiterhin erhalten.
Es bietet sich an, den Schwichungs- bzw. CT-Wert in den Zihler zu setzen, da dieser
(bis auf wenige Ausnahmen) einen hoheren Wert besitzt und der Quotient Q somit
in den meisten Fillen > 1 sein wird.

_ P H

P Hn

Somit sollte der Quotient fiir jedes Material mit verschiedener Massendichte gleich
bleiben. Liegt jedoch eine Mischung der Materialien vor (z. B. Tod u; und Wasser p,,
als Trégermaterial) und man mochte den Quotienten von reinem Iod bestimmen,

so muss zundchst das Material (im Beispiel: Wasser) von den aktuellen Messwerten
subtrahiert werden (Gln. 2.24).

(2.23)

0= P (Hig = Hat) (2.24)

P (Mz‘,h - Mw,h)
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Die formale Definition des Dual-Energy Quotienten Q sei nun als Division des
CT-Wertes der niedrigen Energie zum CT-Wert der hohen Energie definiert (Gln.
2.25). Korrekturen von Mischmaterialen miissen dabei beriicksichtigt werden.

Q== (2.25)

Das Gesamtrauschen des Quotientenbildes Q laft sich wiederrum durch das Feh-
lerfortpflanzunggesetz ermitteln. Wobei sich im Falle der Division die relativen Fehler

addieren (Gln. 2.26):
o=4/o+ 0% (2.26)

2.4.5 Dual-Energy Index

In konventionellen CT-Akquisitionen kénnen die rekonstruierten Schwichungswerte
immer in skalaren Zahlenwerten - den auf Wasser normierten CT-Werten - angege-
ben werden, die einen qualitativen Eindruck des untersuchten Materials darstellen
(sieche Abschnitt 1.3.4). Der Wertebereich, der dabei einem bestimmten Korperma-
terial zugeordnet werden kann, ist dabei bekannt (z.B. -100 HU fiir Knochen oder
50 HU fiir Weichteilgewebe) und fiir den Arzt ein erlernter Zustand [71].

Dual-Energy erweitert jedoch die skalare Darstellung um eine zweite Dimension
und erschwert dadurch die qualitative Interpretation der bekannten Koérperma-
terialien. Fiir den untersuchenden Arzt stellt dies ein Problem dar, da nunmehr
anstelle eines skalaren CT-Wertes zwei Werte fiir eine Diagnose zur Verfiigung ste-
hen. Dual-Energy soll jedoch nicht die gewohnte Sicht auf die bekannte Darstellung
von CT-Bildern verdndern, weshalb zunéchst fiir die Interpretation aus den beiden
Dual-Energy Messwerten ein skalares gewichtetes Mittelwertbild erstellt wird (siehe
Abschnitt 2.4.1). Zusétzlich zum Mittelwertbild wurden weitere skalaren Darstellun-
gen von Dual-Energy Messwerten vorgeschlagen |59, 104, 103, 117|, welche zum Teil
analog zur bekannten Fensterung [21] von CT-Werten wihrend der Darstellung dy-
namisch anhand bestimmter Parameter verdndert werden kénnen. Aufgrund dieser
Darstellungsproblematik eignet sich Dual-Energy hauptséichlich zur Detektion bzw.
Klassifikation bekannter und unbekannter Korpermaterialien, wobei die vorhande-
ne Dual-Energy Information zur Klassifikation (Differenzbild oder Quotientenbild)
verwendet werden kann. In diesem Zusammenhang ist es jedoch zunéchst essentiell,
aus den gegebenen DE-Werten festzustellen, in wie weit sich diese zur Klassifikation
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Abbildung 2.37: Trennbarkeit von Dual-Energy Messwerten. In der Abbildung ist
klar ersichtlich, dass die beiden untersuchten Materialien zwar zwei gleiche CT-
Wert-Differenz sowie einen gleichen Mittelwert besitzen, jedoch eine unterschiedli-
ches CT-Wert-Verhéltnis aufweisen. Aus diesem Grund ist die Anwendung des CT-
Wert-Verhéltnisses zur Klassifikation von Materialien mittels Dual-Energy am Besten
geeignet.

verwenden lassen.

Hierzu ist zunichst erforderlich festzustellen, ob Materialien bereits durch einfa-
che Schwellwerte voneinander getrennt werden konnen, wie dies z. B. bei Knochen
und Fett der Fall ist. Kann eine Materialtrennung bereits durch einfache Schwellwert-
parameter durchgefiihrt werden, ist eine DE-Auswertung unnotig. Vielmehr konzen-
triert man sich auf Materialien, deren CT-Werte bei einer Single-Energy Akquisition
gleiche Werte aufweisen, aber bei einer DE-Akquisition eine Differenz ausbilden. Das
jedoch die reine Klassifikation durch Auswertung der Differenzen D ungeniigend ist,
zeigt das E/HU-Diagramm in Abbildung 2.37. In dieser Abbildung ist klar ersichtlich,
dass die zwei dargestellten Materialien gleiche Differenz und sogar gleichen Mittel-
wert A aufweisen, jedoch ein unterschiedliches Verhéltnis Q der Schwichungswerte
ausbilden.
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Um a priori zu entscheiden, ob zwei Materialien mit der Dual-Energy-Zerlegung
trennbar sind, hat sich die Berechnung der Grofse v als sinnvoll erwiesen. Wobei v die
absolute Differenz der DE-Messwerte der beiden untersuchten Materialien darstellt
(Gln. 2.27). Die Materialien werden dabei entweder vor der Berechnung vorgege-
geben oder kénnen durch ROI-Messpunkte gesetzt werden. Ist v = 0, liegt weder
im 80kV noch im 140kV eine Differenz der Messwerte vor und eine Dual-Energy-
Auswertung ist nicht moglich. Anschaulich ist klar, dass Materialien, die in beiden
Energiebindern keine Differenz aufweisen, auch keine Dual-Energy Information bein-
halten.

v = (2180 — T1,140) — (T2,80 — Z2,140) (2.27)

Mit der Abschitzung aus Gln. 2.28 kann bei v # 0 ermittelt werden, wie gut
zwei Materialien voneinander unterschieden werden kénnen. In beiden Termen wird
zunachst die DE-Differenz fiir die zwei Materialien berechnet. Weist wenigstens eine
der beiden Materialien eine Differenz auf, so ist v # 0. Ist K > 1 und v > o, ist
die Wahrscheinlichkeit zur Differenzierung zweier Materialien sehr hoch (K ist das
Signaldifferenz-zu-Rausch-Verhéltnis).

v

K=Y_ (2.28)
o 2 (o] +0})

Der sogenannte Dual-Energy-Index (DEI) ist ein weiteres Maf zur Interpretation
von Dual-Energy Messwerten auf Basis von Voxeldaten [87|. Er eignet sich jedoch
nicht zur Darstellung. Dieser Index (in dieser Arbeit mit u bezeichnet), der fiir jedes
Voxel separat berechnet wird, gibt einen skalaren Wert an, der begrenzt die chemische
Zusammensetzung des im Voxel enthaltenen Materials angibt. Dabei wird sowohl die
Differenz als auch der Quotient zweier DE-Messwerte ausgenutzt, da in beiden eine
Dual-Energy Information fiir das Material vorhanden ist. Oftmals liegt jedoch das zu
untersuchende Material in Mischungen vor (z. B. Iod in Blut). Ist dies der Fall, muss
der Schwichungskoeffizient des zu untersuchenden Materials ;1 um das zusétzliche,
sich in der Mischung befindliche Material p, korrigiert werden (Gln. 2.29). Hierbei
ist entweder a priori bekannt, welche Schwachungskoeffizienten der jeweiligen Energie
das zusétzliche Material besitzt (aus Tabellen) oder es muss eine Referenzmessung
durchgefiihrt werden. Die Indizes [ und h symbolisieren die Messwerte der niedri-
gen bzw. hohen Energie. Abbildung 2.38 zeigt den DEI fiir verschiedene atomare
Materialien mit steigender Ordnungszahl.

" — (Mu - Mz,z) - (Nl,h - ,u2,h) (2.29)
(p1y — pog) + (o p — o)
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Abbildung 2.38: Dual-Energy-Index fiir atomare Materialien mit steigender Ord-
nungszahl 7

Da die die Schwichungskoeffizienten aufgrund der inhdrenten Normierung auf
CT-Werte oftmals nicht bekannt sind und die Normierungswerte von Wasser nicht
in den Bilddaten (DICOM) vorhanden sind, ist es zweckmifig die Berechnung des
Dual-Energy-Index so umzuformen, dass mit regularen CT-Werten gearbeitet werden
kann. Aus Gln. 2.29 folgt daraus direkt Gln. 2.30. x; stellt dabei den CT-Wert der
jeweiligen Energie eines Materials ¢ dar.

. (1’1,1 - 1’2,1) - (l’l,h - 902,h)
(17— 224) + (X1 — T2p)

(2.30)

Jedoch muss hierbei beachtet werden, dass CT-Werte nicht absolut auf den Null-
punkt bezogen werden koénnen, da in der Normierung zusédtzlich die Verschiebung
auf den Schwichungskoeffizienten von Wasser miteingerechnet wird. Aus diesem
Umstand resultiert Gln. 2.31 fiir Messungen frei Luft (der CT-Wert von Luft ist
-1024HU ).

T11 — T1,h
- L= 7, 2.31
T T+ a + 2048 (2:31)

Ahnliches gilt fiir in Wasser geldste oder gemischte Substanzen (GIn. 2.32). Da
Wasser einen CT-Wert von 0 HU hat.
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Ty, —x
y= bt LR (2.32)

Tig+ T1h
Bei realen Messungen ist deshalb immer darauf zu achten, in welchem Trégerma-
terial sich das zu untersuchende Material befindet, um die entsprechende Korrektur
durchzufiihren. Dies ist in der Realitidt oftmals nicht gegegeben, sodass der DEI fiir

reale Messung nicht geeignet ist.

Eigenschaften des Dual-Energy-Index

Durch die Division wird die in beiden Termen enthaltene Massendichte p eliminiert,
wodurch der DEI unabhéngig von der Dichte dargestellt werden kann. Die Patien-
tendicke bleibt dabei jedoch erhalten. Eine besondere Eigenschaft des DEI ist, das
bei bekanntem Mittelwert A und angenommener chemischer Zusammensetzung u,
sofort eine Aussage iiber die erwartete Dual-Energy-Aufspaltung getroffen werden
kann (Gln. 2.33).

D=2-A-u (2.33)

Die Werte des DEI einer Mischsubstanz bestehend aus zwei Materialien liegen
zwischen den Werten des DEI der beiden Ausgangssubstanzen (siche Tabelle 2.5).
Die darin beinhalteten Materialien wurden mit Hilfe der Monte-Carlo-Simulation
DRASIM ermittelt [152, 56]. Wasser hat per Definition einen DEI von 0.

Ein Problem des Dual-Energy-Index ist die Abhéngigkeit vom Spektrum der
Rontgenrohre. Da der DEI aus den gemessenen CT-Werten berechnet wird, wir-
ken sich die gerdteeigenen Parameter und Korrekturen auf die CT-Werte und somit
direkt auf den Dual-Energy-Index aus. Somit ist der DEI vom verwendeten Scan-
nertyp abhingig. Es ist anzumerken, dass der Dual-Energy-Index nur eine Funktion
der in der Messung vorhandenen Elementaratome ist, da die Messungen in der CT
nicht sensitiv fiir chemische und molekulare Bindungen ist. Fiir alle niederatomi-
gen Elemente (Wasserstoff, Sauerstoff, Stickstoff und Kohlenstoff), die sehr hiufig
in Korpergeweben vorzufinden sind, wird der DEI anndhernd gleich sein. Dies er-
schwert eine Differenzierung von Korperweichgewebe, welches sich grofstenteils aus
diesen Elementen zusammensetzt. Eine Ausnahme bilden schwere Atome (z.B. Iod
im Leberparenchym oder Xenon im Lungenparenchym), die durch Einlagerung ins
Gewebe den CT-Wert bzw. den DEI erh6hen konnen (siehe Abschnitt 2.4.6) und de-
ren DE-Information z. B. zur Berechnung von Perfusionskarten genutzt werden kann
[84].
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Material u
H, —0.0387
C —0.0183
Ny —0.0067
O, 0.0081
NaCl 0.1441
Fe 0.2384
I 0.3334
CH —0.0210
CH, —0.0231
CH,4 —0.0261
Cas(POy4)3;0H 0.1558
Ca7Hy60 (Cholesterin) —0.0213

CHNH,COOH (in Amino-Séuren) —0.0066

Tabelle 2.5: DEI-Werte einiger Materialien. Diese Messwerte stammen aus DRASIM-
Simulation [87]

2.4.6 Material-Zerlegung

Durch die Dual-Energy Akquisition stehen zwei Messwerte zur Verfiigung, mit deren
Hilfe eine Materialzerlegung durchgefiihrt werden kann. Hierzu sind verschiedene
Materialzerlegungsmethoden bekannt. Die erste Methode, die auch zu den Bekann-
testen z&hlt, ist die sog. 2-Material-Zerlegung [6], die im folgenden Abschnitt n&her
diskutiert werden soll.

Eine weitere Methode ist die p/Z-Zerlegung, wo mit Hilfe eines nichtlinearen Glei-
chungssystems die Detektoreffizienz, sowie das polychromatische Rontgenspektrum
mit eingerechnet wird, um die gemessenen DE-Werte in Massendichte (p) und effek-
tive Ordnungszahl (Z) zu zerlegen [45]. Vorteil gegeniiber der 2-Material-Zerlegung
ist, dass a priori keine Basismaterialien festgelegt werden miissen. Problematisch
ist jedoch, dass die effektiven Ordnungszahlen von Reinmaterialien gut bestimmt
werden konnen, Mischungen jedoch erhebliche Unterschiede aufweisen. Dies ist ins-
besondere bei Materialien mit grofem Unterschied der effektiven Ordnungszahl zu
beobachten. Als Beispiel sei hier ein Tod/Blut-Gemisch aufgefiihrt. Iod hat eine sehr
hohe Ordnungszahl (Z ~ 53), wihrend Blut eine sehr geringe effektive Ordnungs-
zahl (Z =~ 7) besitzt (siche Tabelle 1.1). Fiir Angiographien, zur Hervorhebung von
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Geféfken, werden beide Materialien gemischt, um den Kontrast in den Gefifien zu er-
hohen (siche Abschnitt 3.2). Dabei ist die Dichte und Ordnungszahl von Iod so hoch,
dass nur eine geringe Menge an lod nétig ist, um einen starken Kontrastunterschied
zu erhalten. Demzufolge sinkt die effektive Ordnungszahl auf einen Wert von ca.
Z ~ 7,5 ab und liegt dabei in der Ndhe von anderen Korpermaterialien. Somit kann
eine reine Trennung der Materialien durch Messung der effektiven Ordnungszahlen
nicht disjunkt durchgefiihrt werden.

Die dritte Methode zerlegt die DE-Messwerte in die Anteile von Photo- bzw.
Comptoneffekt (siche Abschnitt 1.3.2), was indirekt einer p/Z-Zerlegung gleich-
kommt, da Photo- und Comptoneffekt von diesen beiden Parametern abhingen. In
dieser Arbeit soll vornehmlich die 2-Material-Zerlegung untersucht werden, da sich
diese gut auf die Verarbeitung von Bilddaten iibertragen lésst.

2-Material-Zerlegung

Ausgangspunkt der 2-Materialzerlegung sind zwei sog. Basismaterialien, fiir die eine
Zerlegung erfolgen soll. Diese Basismaterialien (hier: x; und x5) werden zu Beginn
der Zerlegung vorgegeben oder mittels einer Referenzmessung bestimmt. Jedes Basis-
material beinhaltet dabei die Angabe eines Messwertes des reinen Materials sowohl
fiir die niedrige als auch fiir die hohe Energie. Die Uberlegungen zur Zerlegung in zwei
oder mehrere Basismaterialien resultieren aus den Erkenntnissen der Zusammenset-
zung des Schwiichungskoeffizienten bzw. des CT-Wertes (siche Abbschnitt 1.3.3). Ein
gemessener CT-Wert setzt sich demnach aus der Summe der einzelnen gewichteten
Bestandteile verschiedener Basismaterialien zusammen. Da fiir Dual-Energy Messun-
gen nur zwei Messwerte verfiigbar sind, folgt daraus unmittelbar die Zerlegung in zwei
Basismaterialien. In dieser Arbeit wurden die Auswertungen ausschliefslich auf DE-
Bilddaten durchgefiihrt, weshalb hier ausschlieflich Basismaterialien in CT-Werten
(HU ) verwendet werden. In Abschnitt 1.3.3 wurde bereits allgemein gezeigt, wie
eine Materialzerlegung durchgefiihrt werden kann. Im Falle der 2-Material-Zerlegung
werden die gemessenen DE-Werte (x; und zj) als Summe der gewichteten Basisma-
terialien berechnet (Glun. 2.34).

x, = fi-xiy+ far w9y (2.34)

xp = fi-xip+ fowop

In Matrix-/Vektorschreibweise kann Gln. 2.34 dann folgendermaften geschrieben
werden (Gln. 2.35):
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Abbildung 2.39: 2-Material-Zerlegung. Die beiden Endpunkte der Linie markieren
die Extrempunkte der Basismaterialzerlegung. Materialien, die aus einer Mischung
der beiden Basismaterialien bestehen, befinden sich auf der Linie. Physikalisch kann
weder Material 1 noch Material 2 zu mehr als 100 % auftreten. Rauschen kann jedoch
zu negativen Anteilen respektive zu Anteilen fiihren, die mehr als 100 % aufweisen.

x=M-f (2.35)

Anschaulich stellen die beiden Basismaterialvektoren die Extrempunkte einer
Strecke dar, auf der sich alle Mischungen dieser beiden Materialien befinden (Abb.
2.39). Durch Artefakte und Rauschen resultieren aus dieser Zerlegung jedoch oft
negative fraktionelle Volumenanteile eines Basismaterials.

Zur Bestimmung der fraktionellen Anteile beider Basismaterialien muss Gln. 2.35
durch Umformung invertiert werden (Gln. 2.36):

f=M"' x (2.36)

Voraussetzung fiir diese Zerlegung ist natiirlich, dass die Matrix M invertierbar
ist. Konkret bedeutet dies, dass die beiden Basismaterialien nicht linear abhingig
sein diirfen und einen geniigend grofen Abstand voneinander haben miissen, um eine
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singuldre Losung zu vermeiden, da der Einflufs von Rauschen und Artefakten dieses
System empfindlich storen kann.

3-Material-Zerlegung

Die 3-Material-Zerlegung basiert auf der Annahme, dass viele 555555555 nur mit
bestimmten charakteristischen Dichten vorkommen [91]. Als Erweiterung zur 2-
Material-Zerlegung kann hierbei dann ein weiterer fraktioneller Anteil in die Glei-
chungen eingefiihrt werden (Gln. 2.37). Es ist jedoch bekannt, dass die 3-Material-
Zerlegung nur bei kleinem statistischem Rauschen zuverldssig funktioniert, weshalb
eine Tiefpassfilterung der Bilddaten vor der Auswertung angewendet werden muss.

v = fi-xyg+ forwey+ f3xsy (2.37)
xp = fi-xp+ forxon + f3as)
wobel
fitfotfa=1

Im 1/h-Diagramm konnen die drei Basismaterialien als Eckpunkte eines Dreiecks
interpretiert werden (Abb. 2.40). Mischungen dieser drei Materialien befinden sich
innerhalb des Dreiecks. Der Anteil des Mischungsverhéltnisses jedes Materials gibt
den tatséchlichen fraktionellen Anteil des Materials am untersuchten Voxel wieder.

Da sich viele Kérpermaterialien sehr &hnlich sind, ist die 3-Material-Zerlegung
oftmals schlecht konditioniert (Abb. 2.41). Im linken Diagramm von Abb. 2.41 ist
zu sehen, dass sich die drei Materialien praktisch alle auf einer Linie befinden, was
die lineare Abhangigkeit zeigt. Problematisch ist, dass durch die Nahe der Mate-
rialien zueinander kein Dreieck aufgespannt werden kann, wo die Eckpunkte einen
ausreichenden Abstand voneinander haben. Das kritische Material ist in der linken
Darstellung Wasser, da die beiden anderen Materialien geniigend Abstand haben.
Mit aktuellen Messungen ist es deshalb unmoglich den Wassergehalt eines Materials
zu bestimmen. In der rechten Darstellung ist zudem der Dual-Energy-Index aufge-
tragen. Auch hier ist zu erkennen, dass sich die Materialien stark dhneln.

2.4.7 Virtuelle Energiebilder

Ublicherweise wird eine Linearkombination der beiden DE-Bilder mit einer kon-
stanten Gewichtung berechnet (sieche Abschnitt 2.4.1). Die Zuordnung zu einer
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Abbildung 2.40: 3-Material-Zerlegung von Dual-Energy Messwerten. Die Darstellung
veranschaulicht die drei Basismaterialien (hier sehr iibertrieben dargestellt), die als
Eckpunkte eines Dreiecks interpretiert werden kénnen. Unter Vernachldssigung von
Rauschen und sonstigen Artefakten, befinden sich Mischungen dieser drei Materialien

innerhalb des Dreiecks.
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Abbildung 2.41: Links: L/H-Darstellung eines Materials mit verschiedenen Dichte-
werten. Wie man leicht sieht, befinden sich alle DE-Messwerte auf einer linearen
Geraden, was eine DE-Auswertung unméglich macht. Rechts: Auftragung der DE-
Messwerte des DEI bezogen auf den Mittelwert beider DE-Messwerte. Auch hier ist
leicht zu sehen, dass bei diesem Material eine Auswertung nur schwer moglich
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bestimmten virtuellen Rohrenspannung kann dabei nur ndherungsweise angegeben
werden, indem die Gewichtung als lineare Interpolation zwischen den beiden Span-
nungen der beiden DE-Bilder interpretiert wird. Die nichtlineare Abhéngigkeit der
CT-Bilder, die aus den einzelnen Streu- und Absorptionseffekten resultiert (siehe
Abschnitt 1.2), wird dabei nicht beriicksichtigt. Weiterhin wird dabei auch nicht
die unterschiedliche Ortsauflosung der beiden DE-Bilder beriicksichtigt, wenn diese
z. B. mit unterschiedlichen Réhrenfokussen akquiriert wurden.

Aus diesen Griinden ist das gewichtete Mittelwertbild hinsichtlich Kontrast und
Ortsauflosung suboptimal und entspricht nur anndhrend der gewohnten Akquisition
bei einer Energie von ca. 120kV . Ziel ist es deshalb aus einer optimalen Kombi-
nation beider Dual-Energy Datensitze Mittelwertbilder zu erzeugen, die fiir den
befundenden Arzt einen gewohnten Bildeindruck liefern.

Das hier vorgestellte Verfahren basiert auf der Anwendung der Basismaterial-
zerlegung [6], welche erlaubt die gemessenen DE-Messwertpaare in den Anteil der
vorgegebenen Basismaterialien zu zerlegen (siche auch Abschnitt 1.3.3). Aus der be-
kannten Basismaterialzerlegung folgt ein lineares Gleichungssystem, welches wegen
seiner Anschaulichkeit am haufigsten verwendet wird. Auch die Methode zur Zerle-
gung von DE-Datenpaaren in Massendichte und effektive Ordnungszahl kann anstelle
der bekannten Basismaterialzerlegung durchgefiihrt werden [45], jedoch resultieren
hierbei nichtlineare Gleichungssysteme. Ein Vorteil dieses Verfahrens ist, dass die
Basismaterialien nicht a priori bekannt sein miissen. Das hier untersuchte Verfahren
kann auf jede vorgestellte Art der Basismaterialzerlegung durchgefiihrt werden. In
dieser Arbeit wird jedoch ausschliefslich die erstgenannte Methode verwendet.

Die Methoden zur Basismaterialzerlegung liefern quantitative Bildgebungsver-
fahren. Sie lassen sich aber auch zur qualitativen Materialklassifikation vereinfachen.
Dabei werden aus den Messungen abgeleitete Parameter benutzt, um die Voxel des
Bildvolumens verschiedenen Materialklassen zuzuordnen |62]. Als Basis zur Auswer-
tung der Daten dient der effektive lineare Schwichungskoeffizient i; bzw. py der
jeweiligen Energie. Dieser wird durch Mittelung iiber das gesamte applizierte Roh-
renspektrum gebildet, wobei zuséatzlich spektrale Filter sowie die energieabhéngige
Ansprechcharakterisik des Detektorsystems berticksichtigt werden.

o= [ (2.38)
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Der Begriff des Kontrastes wurde bereits in Abschnitt 2.4.2 dargestellt. Er soll
hier zur Vollstandigkeit nochmals aufgefiihrt werden (Gln. 2.40).

Cp — D1 (2.40)

HEw
Wobei E die Energie (hier entweder [ fiir 80kV bzw. h fir 140kV ) und
App = pp — ppw die Differenz des Messwerts zum Kalibrierwert von Wasser fig
der jeweiligen Energie angibt. Es handelt sich hierbei um die iibliche Darstellung
eines CT-Wertes inklusive der Normierung auf Wasser, wobei der Skalierungsfaktor
1000 weggelassen wurde.

Die in Gln. 2.38 und 2.39 symbolisierte Mittelung soll nun allgemein definiert
werden (Gln. 2.41). g(FE) entspricht dabei einer von den Photonenenergie abhéngige
Funktion (z.B. ¢ = p oder g = a = pu/p, wobei p die Massendichte ist):

Gy = /0 Y E). S(E.U)E (2.41)

Wobei S(E,U) die zugehorige Wahrscheinlichkeitsdichtefunktion des verwende-
ten Energiespektrums darstellt und so normiert ist, dass ihr Integral = 1 ist (Gln.
2.42):

F(E)-D(E) . e—Ho(E)t

fer F(E) : D(E) . e—Ho(E)t

S(B,U) =

(2.42)

Die obere Integrationsgrenze entspricht dabei der maximal auftretenden Rontgen-
energie eU. F(FE) entspricht der Aufhidrtungsfunktion eventuell verwendeter spek-
traler Filter, D(E) der Ansprechempfindlichkeit des Detektors. Der Exponential-
term soll pauschal die spektrale Filterung (Aufhéirtung) des Energiespektrums beim
Durchgang durch den Patienten beriicksichtigen (mit einem mittleren Schwéchungs-
koeffizienten iy sowie einer mittleren Dicke ¢. Mit Hilfe von bekannten Korrektural-
gorithmen zur Strahlaufhidrtung kénnen Abweichungen zu diesem ,Normspektrum”
in Gln. 2.42 korrigiert werden |64, 63].

Beschreibung des Algorithmus

Fiir alle Voxel kénnen mittels der DE-Methode aus den beiden CT-Bildern (zur
niedrigen bzw. zur héheren Spannung) sogenannte Materialbilder erzeugt werden.
Es wird vorausgesetzt, dass im rekonstruierten Objektvolumen bereits eine Vor-
klassifikation durchgefiihrt werden kann, d.h. im Volumen sind Teilvolumenbereiche
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entsprechend ihrer Materialzusammensetzung (,Materialklasse“) identifizierbar. Dies
kann entweder durch einfache Schwellwerte festgelegt werden, z. B. fiir Fettgewebe ein
Bereich von -120 HU bis -90 HU und fiir Weichteilgewebe ein Bereich von 40 HU bis
80 HU oder durch kompliziertere Algorithmen erfolgen, die eine Organcharakterstik
identifizieren konnen. D.h. Voxel werden z.B. als Weichteilgewebe, Kalzifikation
oder Kontrastmittelmischung, etc. identifiziert.

Jede Materialklasse kann ihrerseits aus zwei Basiskomponenten (Substanzen)
bestehen. Kontrastmittelmischungen kénnen sich z. B. aus Jod und Blut (oder Was-
ser), Kalzifikation aus Knochenmineral (Hydroxylapatit) und einer nicht-kalkhaltigen
Grundsubstanz (z.B. Bindegewebe oder Knorpel) zusammensetzen. Im Spezialfall
kann es auch vorkommen, dafs eine Materialklasse nur durch eine einzige Basiskom-
ponente beschrieben werden kann. Im Folgenden wird der allgemeinere Fall mit zwei
Komponenten behandelt; im Fall mit nur einer Komponente vereinfachen sich die
Formeln entsprechend.

Man betrachtet ein Voxel x, das zu einer beliebigen Materialklasse K gehore. Die
beiden Basismaterialkomponenten K werden mit 1 und 2 indiziert. Die physikalische
Dichte des Materials im Voxel sei p, die Partialdichten der beiden Basiskomponenten
seien p; bzw. ps, wobei p = p; + py. Zur Vereinfachung der Schreibweise werden
die Kennzeichungen fiir das Voxel x und fiir die Materialklasse M weggelassen, au-
flerdem wird anstelle von CT-Werten mit Schwichungskoeffizienten gerechnet. Die
Darstellung durch CT-Werte wird im Abschnitt 2.4.7 skizziert. Fiir die gemessenen
Schwichungswerte der jeweiligen Energie (I und h) gelten Gln. 2.43 und 2.44.

pi = p1-Qugtpa- Qg (2.43)
Bn = p1-Qip+ p2-Qap
Grundsatzlich konnen die effektiven Massenschwichungskoeefizienten fiir jede

Substanz und fiir jede Spannung U, zu der das Roéhrenspektrum bekannt ist, im
Voraus entsprechend Gln. 2.41 berechnet werden. Insofern konnen die Gewichte

a1 = Q1 Q2 = Qg (2.44)

Qo1 = Qi1 ), Qigg = Qigpy (2.45)

im obigen Gleichungssystem (Gln. 2.43 und 2.44) als bekannt vorausgesetzt wer-
den. Mit der Basismaterialmatrix M
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M = ( du i ) (2.46)

a21 A2

und den Vektoren

= ( Z; ) (2.47)

p= ( Z; ) (2.48)

ergeben sich die physikalischen Dichten p; und ps der beiden Basismaterialien
durch Matrixinversion (Gln. 2.49).

p=M"1.p (2.49)

Somit konnen mittels der DE-Technik Volumenbilder der Dichteverteilungen von
verschiedenen Korpergeweben und Basissubstanzen erzeugt werden.

Umrechnung fiir beliebige Rohrenspannungen

Die effektiven Massenschwichungskoeffizienten &; g konnen fiir jede Substanz ¢ und
fiir jede Energie F/, zu der das Rohrenspektrum bekannt ist, im Voraus berechnet wer-
den. Dehalb ist es méglich, zu jeder durch Dichteanteile gegebenen Basismaterialkom-
bination den effektiven linearen Schwéichungskoeffizienten jig zu bestimmen, der sich
bei Messung mit der verwendeten Energie £ und anschliefsender CT-Rekonstruktion
ergeben wiirde (Gln. 2.50). Die Dichteanteile p; und ps sind dabei durch Gln. 2.49)
gegeben.

A(E)=p1-a1p+ps-Gop (2.50)

Die Zusammenfassung von Gln. 2.49 und Gln. 2.50 fiihrt zur Darstellung von jip
als Linearkombination der beiden gegebenen, von der CT-Rekonstruktionen resultie-
renden, effektiven linearen Schwichungskoeffizienten py und po (vgl. Gln. 2.38 und
2.39), entsprechend den beiden verwendeten DE-Energien E; und Ej,.

A(E) = M(E) - i1 + Ao(E) - o (2.51)
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Die beiden Gewichtungsfaktoren A\; und Ay der Linearkombination (Gln. 2.51)
hdngen nur von der fiir die Darstellung gewéhlten Energie £ und von der Ma-
terialklasse K, d.h. den beiden der Materialklasse K zugeordneten Basismateri-
alkomponenten, ab. Genau genommen ist in Gln. 2.51 die Abhéngigkeit von der
Materialklasse K noch zu kennzeichnen. Der rechnerische Aufwand ist dadurch be-
sonders gering, dass die Gewichtsfaktoren A; und Ay in Gln. 2.51 fiir alle Voxel, die
in derselben Materialklasse liegen, identisch sind.

Bemerkung: Lost man Gln. 2.51 fir £ = E; bzw. E = FE), durch sukzessives
Einsetzen von Gln. 2.44, 2.45, 2.49 und 2.50 auf, dann ergeben sich konsistenterweise

p und fio.

Umrechnung des CT-Werts fiir beliebige R6hrenspannungen

Da die Grauwerte der CT-Bilder in der Regel in CT-Werten dargestellt sind, ist
es zweckmifbig Gln. 2.51 mittels Gln. 2.40 umzurechnen. Daraus ergibt sich eine

Linearkombination und eine Konstante (die mit 0 indiziert wird). Formal gilt dann
fiir den zur fiktiven Energie E gehorigen CT-Wert (Gln. 2.52).

C=X+A-Ci+X-Cy (2.52)

Man beachte, dass fiir die Gewichtsfaktoren A; und A\ in GIn. 2.51 und Gln. 2.52
die gleichen Bezeichnungen verwendet wurden, obwohl sie sich durch multiplikative
Konstanten unterscheiden.

Beriicksichtigung unterschiedlicher Auflésung in den DE-Bildern

Aufgrund technischer Limitierungen vergrofert sich der Fokus bei niedrigen Energien,
da der Elektronenstrahl nicht mehr exakt fokussiert werden kann. Dies ist in DE-
Akquisitionen der Fall, woraus folgt, dass die beiden DE-Bildstapel unterschiedliche
Ortsauflosung besitzen.

Die brennfleckbedingten Unterschiede der Ortsauflosung konnen aber durch ge-
eignete Faltungskerne bei der C'T-Rekonstruktion bzw. durch 2-dim. Frequenzfilte-
rung nach der CT-Rekonstruktion einander angepafst werden. Dadurch kann man
erreichen, dafs bei der Mischung der CT-Bilder entsprechend Gl. 2.51 bzw. 2.52 die
Ortauflésung der bei realen Standard-CT-Aufnahmen mit der gewéhlten (virtuellen)
Energie F iiblichen Ortsauflosung entspricht.
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Anwendung auf Photo-/Comptoneffekt-Zerlegung

Die Anwendung unter Verwendung des Photo- bzw. Comptoneffekt Basissystems ist
analog zu den Darstellungen im vorherigen Abschnitt. Es miissen lediglich die Gréfen
p1und py in den Gln. 2.43, 2.44, 2.49 und 2.50 als Photo- bzw. Comptoneffekt-Anteile
(anstelle von Materialdichten) uminterpretiert werden. Entsprechend &ndert sich die
Bedeutung der Elemente der Transformationsmatrix M [6]. GIn. 2.51 bleibt sinnge-
mafs erhalten; d. h. die Gewichte konnen vorausberechnet werden. Eine Vereinfachung
ergibt sich insofern, als keine Materialklassenabhéangigkeit mehr auftritt. Fiir jeden
virtuellen Energiewert E bendtigt man entsprechend nur zwei konstante Gewichte,
die vorausberechnet werden miissen (entsprechend Gln. 2.41).

Anwendung auf p/Z-Zerlegung

Die Grundidee ist prinzipiell auch auf die p/Z-Zerlegung iibertragbar. Die Groken
p1 und ps miissen durch p bzw. Z ersetzt werden und an die Stelle des linearen
Gleichungssystems 2.43 und 2.44 tritt eine nichtlineare Beziehung [45]. In Gln. 2.49
ist dann M~ als ein nichtlinearer Operator zu interpretieren.

Fiir die Implementierung entscheidend ist die i. A. nichtlineare Verallgemeinerung
von Gln. 2.51. Letztlich handelt es sich nur darum, daf jedem Paar von CT-Werten
(C1, Cy bzw. pq, p2) ein neuer, zur virtuellen Energie E gehoriger, CT-Wert (Cg bzw.
pp) zuzuordnen ist. Dies kann (fiir festes E) durch Zugriff auf eine vorausberechnete
2-parametrige Tabelle mit zusatzlicher Interpolation realisiert werden.

Bemerkung: diese Vorgehensweise erscheint wegen des relativ grofen Aufwands
(2-parametrige Lookup-Table) nicht empfehlenswert. Da aus theoretischen Griinden
die Photo-/Comptoneffekt-Zerlegung (linear) und die p/Z-Zerlegung (nichtlinear)
zwei alternative Darstellungen desselben Schwichungskoeffizienten sind, ist die ein-
fachere Formulierung nach der Photo-/Comptoneffekt-Zerlegung vorzuziehen.



Kapitel 3

Anwendungen von Dual-Energy CT

Auch wenn die konventionelle Computertomographie ohne die bekannten Rausch-
und Storartefakte [104] moglich wére, ist die eindeutige Zuordnung des CT-Wertes
bzw. Schwachungskoeffizienten zu einem bestimmten Material, Gewebe oder einer
Lision nicht moglich, da der Schwéichungskoeffizient nur linear mit der Dichte ska-
liert, mit Energie und Ordnungszahl aber einen stark nichtlinearen Zusammenhang
[78] aufweist. Materialien, die bekannte Charakteristiken aufweisen, kénnen dabei
schon mit einer einzigen Single-Energy Aufnahme identifiziert werden (z.B. Fett,
Muskel, u. a.). Eine Dual-Energy Akquisition ist fiir den Radiologen dann inter-
essant, wenn Materialen mit einer Single-Energy Aufnahme nicht zu unterscheiden
sind. Oftmals wird bei Single-Energy Aufnahmen aus dem Grund der nicht eindeu-
tigen Unterscheidbarkeit ein vorheriger Nativscan gemacht (z.B. Bone-Removal in
Abschnitt 3.2), um danach die Anreicherung von Kontrastmittel im Gewebe oder
Gefél messen zu kénnen. Oftmals folgen auch auf einen Kontrastmittelscan mehrere
Phasen zur Messung der Perfusion eines Organs (3-Phasen-Leber). Eine Hauptan-
wendung von Dual-Energy ist dabei, die Anzahl der notwendigen Akquisitionen zur
eindeutigen Unterscheidung von Materialien oder Léasionen zu verringern, um da-
mit zum Einen die Patientendosis zu verringern, zum Anderen Bewegungsartefakte
zeitlich konsekutiver Scans zu vermeiden (siche Abschnitt 2.1.1). Zudem kénnen mit
Dual-Energy post-processing Methoden automatisch bestimmte Korperkonkremente
charakterisiert und klassifiziert werden (z.B. Gallensteine oder Nierensteine [132]),
was aufwéndige und zeitintensive Untersuchungen vermeidet.

Im Folgenden sollen nun einige der in dieser Arbeit untersuchten und erstellten
Algorithmen zur Auswertung von Dual-Energy Bilddaten mittels post-processing
Methoden dargstellt werden. Dabei wird zunéchst der Einsatz energieselektiver Kon-
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trastmittel in der Anwendung fiir Dual-Energy CT untersucht (Abschnitt 3.1). Im
Anschlufs daran sollen die Trennung von Knochen und Tod fiir Angiographieuntersu-
chungen und die verwendeten Algorithmen gezeigt werden (Abschnitt 3.2). Zuletzt
wird auf die Messung von Silikaten, insbesondere Glimmer, eingegangen, die in der
Kosmetikindustrie angewendet und bei langer Expositionszeit zu erheblichen Sché-
den der Atemwege fithren kénnen (Abschnitt 3.3).

3.1 Verbesserung der Kontrastmittelperformance

Vielfach wird diskutiert, ob die Anwendung energieselektiver bzw. anwendungsbezo-
gener Kontrastmittel, das Kontrast- bzw. Signal-zu-Rausch-Verhéltnis in Verbindung
mit Dual-Energy CT verbessern kann [125, 2, 26, 76]. Zudem werden Alternativen
zu den aktuell in der CT verwendeten iodbasierten Kontrastmitteln gesucht, um Pa-
tienten mit Kontraindikationen auf Iod (Niereninsuffizienz, allergische Reaktionen,
Hyperthyreodismus) gefahrlos untersuchen zu koénnen [116]. Mit diesen alternativen
Kontrastmitteln sollte es z.B. moglich sein, zusétzliche Informationen zu fokalen
Fettinfiltraten der Leber, sowie nekrotischen Tumoren zu bekommen. Ausserdem
sollten diese Kontrastmittel dazu verwendet werden konnen, um aus zwei Dual-
Energy Akquisitionen die KM-Konzentration berechnen und gegebenenfalls ein
virtuelles Nativbild (VNC) erstellen zu konnen. Die Qualitdt der Ergebnisse hingt
dabei jedoch vom verwendeten Kontrastmittel ab [109].

Die zu untersuchenden Kontrastmittel sollten dabei eine méoglichst héhere Ord-
nungszahl als Iod (Z = 53) und zugleich eine hohe Massendichte haben, da der
Kontrast bzw. Schwéichung hauptsichlich von diesen beiden Parametern abhingt
(Eine mogliche Auswahl der untersuchten Elemente ist in Tabelle 3.1 aufgefiihrt).
Dabei ist bei diesen Kontrastmitteln zu beachten, dass viele der dabei moglichen
Elemente eine hohe Toxizitat aufweisen und durch chemische Bindungen (z. B. Che-
latkapsel bei Gadolinium Z = 64) atoxisch gemacht werden. Durch die Einbettung
des Elements in Molekiilkomplexe reduziert sich jedoch die effektive Ordnungszahl,

sowie die Massendichte des resultierenden Kontrastmittels (siche Abschnitt 1.4 und
2.1.1).

Wiinschenswert dabei wiren Kontrastmittel deren K-Kante im Bereich des Ront-
genspektrums liegt, deren Schwéchungskoeffizienten vor und nach der K-Kante eine
hohe Absorptionsdifferenz aufweisen, um damit einen hohen Kontrast im Bild zu
erzeugen. Bisher konnte mit Tod die K-Kanten Absorption (die K-Kante von Tod
liegt ungefiahr bei 32keV ) nicht ausgenutzt werden (Abb. 2.8), da diese unterhalb
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Element Symbol Ordnungszahl Z Massendichte p

Tod I 53 4,95
Lanthan La 57 6,16
Neodym Nd 60 7,00

Gadolinium Gd 64 7,89
Dysprosium Dy 66 8,53
Holmium Ho 67 8,80
Erbium Er 68 9,04
Ytterbium Yb 70 6,97

Tabelle 3.1: Physikalische Daten der untersuchten Kontrastmittelelemente. Die Mas-
sendichte p gilt fiir 20 °C Raumtemperatur.

des in der CT verwendeten Energiespektrums liegt (Abb. 2.9). Zudem kénnte durch
die Anwendung von Elementen mit héheren Ordnungszahlen die absorbierte Do-
sis und die Expositionszeit gesenkt werden, da hohere Rontgenenergien verwendet
werden konnen [125]. Alternativ kann bei konstanter Strahlung die Kontrastmit-
telmenge gesenkt werden. In dieser Arbeit wurden zu diesem Thema verschiedene
Kontrastmittel mit Hilfe der Dual-Energy CT untersucht und das Signal-zu-Rausch
Verhiéltnis bestimmt. Die Messungen wurden am Siemens Somatom Plus 4 respek-
tive am Siemens Somatom Definition DS durchgefiihrt. Phantomsimulation wurden
mit dem Programm DRASIM [136] ausgewertet. Die in den Messungen verwendeten
Kontrastmittel waren:

e Topromid (Ultravist, Schering AG) auf Iodbasis

e Metallkomplexe basierend auf EOB-DTPA

Bei den Metallkomplexen kénnen theoretisch alle Lanthaniden verwendet werden;
untersucht wurden jedoch nur Lanthan (L), Dysprosium (Dy) und Erbium (Eb). Zu-
nachst wurde die theoretische Machbarkeit anhand von Phantomstudien untersucht.
Zur Auswertung der verschiedenen Kontrastmittel im Tierexperiment wurden neun
ausgewachsene New Zealand Hasen (3.0 - 3.8kg) verwendet. Den Versuchsobjekten
wurde ein VX2 Karzinom in die Leber implantiert und bis zur Wundheilung 2-3 Wo-
chen gewartet. Anschliefend wurden Dual-Energy-CT Aufnahmen durchgefiihrt, wo-
bei allen Hasen jeweils ein Kontrastmitteltyp injiziert wurde. Durch die Anreiche-
rung des Kontrastmittels im Leberparenchym konnten mit Hilfe der modifizierten
3-Material-Zerlegung (Abschnitt 2.4.6) die DE CT-Werte in die Einzelbestandteile
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der Leber zerlegt werden. Dabei wurden fiir die 3-Material-Zerlegung die Grundbe-
standteile der Leber als Fett und Weichgewebe festgelegt. Als stark anreicherndes
Material wurde das Schwéichungsverhiltnis des Kontrastmittels verwendet. Daraus
liefs sich anschliefsend der quantitative lodgehalt berechnen.

3.1.1 Messung des Dual-Energy-Index

Die Phantommessungen wurden am Siemens Somatom Plus 4 durchgefiihrt, um die
Performance der einzelnen Kontrastmittel in wassriger Lésung zu untersuchen. Da-
bei wurden zwei verschiedene Scanmodes untersucht. Eine Messung fiir alle Kon-
trastmittellosungen wurde fiir den Kopfmode durchgefiihrt, da dieser Scanmode mit
einem speziellen Kopffilter ausgestattet ist. Die andere Messung wiederrum fiir al-
le Kontrastmittellosungen wurden fiir den Bodymode durchgefiihrt, da dieser mit
einem Wedgefilter versehen ist und zentral eine geringere Schwéchung als in der Pe-
ripherie aufweist. Damit soll die Performance des Kontrastmittels und der Einfluft
unterschiedlicher Scanmodes unterucht werden. In den Messungen wurde fiir jede
Kontrastmittellésung der Dual-Energy-Index (DEI) berechnet, um die theoretische
Trennbarkeit von Materialien auszuwerten (Abb. 3.1). Da die Kontrastmittel in Was-
ser gelost waren, musste keine Korrektur der CT-Werte durchgefiihrt werden (siche
Abschnitt 2.4.5). Die besten Resultate wurden dabei fiir Iod und Lanthan erwartet,
da diese, verglichen zu den anderen Kontrastmitteln, eine hohe Massendichte und da-
mit einen hohen Absorptionskoeffizienten aufweisen. Diese Annahme zeigt eine gute
Ubereinstimmung mit den Messungen in Abbildung 3.1. Der DEI fillt bei Materiali-
en mit hoheren Ordnungszahlen als lod, da die K-Kante in das applizierte Spektrum
eindringt.

3.1.2 Tierversuche

In den auf die Phantomstudien folgenden Tierversuchen wurden die Messungen
am Siemens Somatom Definition DS durchgefiihrt. Die verwendete Spannungs-
kombination war 80/140kV . Als Kontrastmittel wurden zunéchst, aufgrund der
vorhergehenden Untersuchungen, die beiden Elemente Iod und Lanthan ausgewahlt.
Es wurde erwartet, dass durch die Anwendung dieser Kontrastmittel die besten
Resultate erzielt werden konnen. Zur Bestitigung der besseren Performance von
Lanthan und Iod wurden zudem Dysprosium und Erbium verwendet. Bei der Ver-
wendung des Kontrastmittels Lanthan (Ln-EOB-DTPA) wurde eine Konzentration
von 0,5 mmol/kg, bei der Verwendung von Iopromid (Iod) eine Konzentration von
300 mg/kg intravenos appliziert (da die exakte Stoffmenge von Tod zum direkten
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04 Kontrastmittelmessung fir verschiedens Kontrastmittel
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Abbildung 3.1: Verschiedene Kontrastmittel gemessen in wissriger Losung. Die Ord-
nungszahlen und Massendichten der hier untersuchten Elemente sind in Tabelle 3.1
aufgefiihrt.
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Element Hase Ax;(HU) Axp(HU) DEI
J WNS-SPF-9744 114.9 62.3 0.297
La WNS-SPF-9679 15.1 7.1 0.360
Dy WNS-SPF-9684 25.6 19.6 0.133
Er WNS-SPF-9690 21.1 16.8 0.113

Tabelle 3.2: Kontrastmittelmessungen fiir lod, Lanthan, Dyprosium und Erbium un-
ter Anwendung von Dual-Energy CT. In der Tabelle ist die CT-Wert-Differenz zum
Nativbild bei 80 kV bzw. 140 kV angegeben, der Dual-Energy-Index ist in der letzten
Spalte dargestellt.

Vergleich mit Lanthan nicht bekannt war, wurde anhand des Atomgewichts von lod
auf eine sinnvollen Stoffmenge umgerechnet). Bei der Lanthanmessung wurde ein
Stromverhéltnis von 3:1, fiir die lodmessungen ein Stromverhéltnis von 5:1 gewihlt.
Die Akquisition erfolgte fiir alle Kontrastmittel nach einer konstanten Wartezeit von
ca. 5s. In den Messungen wurde - wie aus den Phantommessungen schon ersichtlich
war - festgestellt, dass der DEI mit steigender Ordnungszahl des Kontrastmittels
sinkt. Tabelle 3.2 zeigt zusammengefalkt die Auswertung der untersuchten Kontrast-
mittel.

Fiir die Metallkomplexe (Lanthan, Erbium, Dysprosium) ergibt sich ein Enhan-
cement bei 80kV von maximal 25 HU (verglichen zum Nativscan), wihrend sich bei
Iod ebenfalls bei 80kV ein maximales Enhancement von 115 HU ergibt!. Betrachtet
man nur den Dual-Energy-Index, so weist Lanthan den besten Wert auf, um zwei
Materialien voneinander trennen zu konnen. Jedoch fiihrt das schwache Enhance-
ment aufgrund von statistischem Rauschen dazu, dass die Differenz des 80kV - zu
140kV -Bildes iiberdeckt wird. Abbildungen 3.2 und 3.3 zeigen die Auswertung der
Dual-Energy Bilddaten mit Hilfe der modifizierten 3-Material-Zerlegung.

Es mag auffallen, dass in der Darstellung des virtuellen Nativbildes Knochen-
strukturen in ihrem Kontrastverhalten geddmpft erscheinen; in der Darstellung des
Kontrastmittelbildes Knochenstrukturen jedoch félschlicherweise vorhanden sind.
Dieses Verhalten ist mit der 3-Material-Zerlegung zu begriinden, da das angenomme-
ne Basismaterialsystem aus den drei Kompartimenten Fett, Gewebe und lIod besteht.
Somit ist leicht zu erkldren, dass fiir Messwerte, die jenseits der beiden Materialien
Fett und Gewebe liegen (hier: Knochen), eine Zuordnung zu dem Basismaterial Iod
erfolgt. Dieser Effekt wird umso stirker, je weiter stark schwichende Materialien

! Alle Enhancements wurden iiber 10 ROIs gemittelt.
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Spin: 0
Tilt: -90

)

(b) Virtuelles Nativbild (c) Kontrastmittelbild

Abbildung 3.2: Messungen mit Iodkontrastmittel. (a) Fusionierte Darstellung von
virtuellem Nativ- und Kontrastmittelbild. Abbildung (b) zeigt das berechnete virtu-
elle Nativbild, Abbildung (c¢) das Kontrastmittelbild
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Spin: 0
Tilt: -90

(a) Fusionierte Darstellung von Nativ- und VNC-Bild

(b) Virtuelles Nativbild (c) Kontrastmittelbild

Abbildung 3.3: Messungen mit Lanthankontrastmittel. (a) Fusionierte Darstellung
von virtuellem Nativ- und Kontrastmittelbild. Abbildung (b) zeigt das berechnete
virtuelle Nativbild, Abbildung (c¢) das Kontrastmittelbild
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von Fett und Gewebe entfernt liegen. Einfache Schwellwertparameter zur Vermei-
dung dieses Effekts konnen aufgrund der heterogenen Struktur von Knochen und
der variablen Durchmischung von lod in Blut bzw. Gewebe nicht angewendet wer-
den. Hierzu sind komplexere Methoden nétig, die aukerhalb dieser Arbeit untersucht
werden.

3.1.3 Zusammenfassung der Ergebnisse

Durch die Anwendung der Dual-Energy CT kann zwischen verschiedenen Kontrast-
mitteln und Kérpergewebe unterschieden werden. Die Akquisition einer Dual-Energy
Aufnahme in Verbindung mit einer nachfolgenden Berechnung des virtuellen Na-
tivbildes, sowie des Kontrastmittelbildes machen zwei konsekutive Single-Energy
Aufnahmen unnétig. Diese sind aufgrund der kiirzeren Verweildauer bei einem Dual-
Energy Scan des Patienten nicht mehr zu empfehlen. Zudem folgt aus der zeitgleichen
Akquisition zweier Bildstapel, dass aufwindige und fehleranfillige Registrieralgo-
rithmen nicht mehr nétig sind und damit die Auswertung von Patientendaten
beschleunigt werden kann.

Die Anwendung von lod oder Lanthan als Kontrastmittel liefert die besten
Resultate in puncto Rauschen des virtuellen Nativbildes, sowie das beste Signal-zu-
Rausch-Verhéltnis fiir das berechnete Kontrastmittelbild.

Abgesehen von energieselektiven Kontrastmitteln fiir Dual-Energy CT, wére die
Anwendung von lebergingigem Kontrastmittel mit langer Verweildauer im Organ-
parenchym fiir die Interventionelle Radiologie von grofsem Nutzen. Bisher kann auf-
grund der kurzen Verweildauer von iodhaltigem Kontrastmittel im Leber-, Nieren-
oder Lungenparenchym bei langwierigen Untersuchungen der initiale Kontrast nicht
erhalten werden. Dies erschwert wihrend der Intervention (z. B. Ablation oder Biop-
sie) die Lokalisation des Zielgebiets und kann unter Umsténden zu Komplikationen
fiithren.
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3.2 Trennung von Knochen und Iod

Die Atherosklerose, im Volksmund auch Geféifsverkalkung genannt, ist eine der hau-
figsten Todesursachen industrialisierter Linder?. Jeder fiinfte Mann und jede fiinfte
Frau leiden gleichermafen an einer kardiovaskuldren Erkrankung, wobei weltweit
téglich 4500 Menschen an deren Folgen sterben. Die Letalitéit einer kardiovasku-
lairen Erkrankung, insbesondere bei Herzinfarkten, betrdgt ca. 50 Prozent [92],
wobei die Ursachen der Atherosklerose noch weithin unbekannt sind. Sicher ist je-
doch, dass Diabetes mellitus, Hypertonie, Ubergewicht, Rauchen sowie eine positive
Familienanamnese entscheidend zum Atheroskleroserisiko beitragen. Inbesondere
LDL-Cholesterine (engl. low density lipdis) steigern das Risiko an Atherosklerose
zu erkranken, wihrend HDL-Cholesterine (engl. high density lipids) das Risiko sen-
ken. Dementsprechend werden fiir die genannten Risikofaktoren Rankingfaktoren
benutzt, um das Risiko an Atherosklerose zu erkranken, abschétzen zu kénnen [139).

Die Entwicklung kardiovaskuldrer Erkrankungen und die damit verbundenen
Komplikationen fiihren zur Einfiihrung priaventiver Mafsnahmen zur friihzeitigen Er-
kennung und Behandlung vaskuldrer Erkrankungen. Dazu muss sich der Radiologe
einen genauen Uberblick iiber die vaskulire Erkrankung des Patienten verschaf-
fen [100] und die Gefiike auf Stenosen, Plaques, Aneurysmen und Geféfrupturen
untersuchen. Die 3D-Bildgebung der Computertomographie, bei der transversale
Schichten zu einem Volumendatensatz reformatiert werden, ist hierbei eine unter-
stiitzende Technik, die es erlaubt Gefdafe rdumlich zu verfolgen und auszuwerten.
Knochenstrukturen verdecken jedoch oftmals die Sicht auf Gefafse, wie z. B. die Kopf-
gefifie oder die Kniekehlenarterie (A.poplitea). Zudem durchziehen Gefife oftmals
den Knochen (z.B. die A. carotis in der Schidelbasis) oder verlaufen direkt entlang
des Knochens (A. tibialis). Diese Umsténde erschweren die exakte Analyse und Aus-
wertung von vaskuldren Erkrankungen und induzieren Fehldiagnosen. Letztendlich
erfordern die genannten Probleme fiir eine addquate Auswertung des Datensatzes
aufwindige Nachverarbeitungschritte, um die verdeckenden Knochenstrukturen zu
entfernen (Bone-Removal), damit die Sicht auf Gefike erméglicht wird. Da sich
Blutgefife und Organe bei der Interpretation in der CT-Bildgebung nicht von dem
umgebenden Gewebe unterscheiden, wird dem Patienten wéhrend der Untersuchung
iodhaltiges rontgenpositives Kontrastmittel (KM) intravends appliziert und nach

2Im deutschen Sprachgebrauch werden die Bezeichnungen Arteriosklerose und Atherosklerose
synonym verwendet, obwohl dies nicht ganz richtig ist. Atherosklerose ist der Uberbegriff verschie-
dener Endothelschidigungen bzw. -dysfunktionen der Intima eines Gefifies, wihrend Arteriosklerose
eine spezielle Art der Atherosklerose ist.
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einer dem Korper angepafiten Wartezeit gescannt [115]. In neueren Gerdten wird
dabei das sog. Bolus-Tracking [135] verwendet, welches den Kontrastmittelbolus an
einer bestimmten Stelle des Korpers misst und mit der Akquisition beginnt, sobald
eine bestimmte Dichteschwelle (CT-Wert) iiberschritten wurde. Das Bolus-Tracking
ermoglicht es, den Kontrast fiir alle Schichten gleich zu halten.

Aktuelle Verfahren zur Auswertung von Gefifien verwenden die Technik der
Digitalen Subtraktionsangiographie (DSA). Bei diesem Verfahren werden mit Hilfe
der Spiral-CT zunéchst Schichten des Koérpers ohne Kontrastmittel (native Phase)
aufgenommen. Anschliefsend erfolgt nach der Gabe von Kontrastmittel und einer
dem Gewicht und Grofe des Patienten angepassten Wartezeit ein weiterer Scan (ar-
terielle Phase) der gleichen zu untersuchenden Korperregion. Da das Kontrastmittel
in der CT hauptsédchlich in den Gefiflen einen starken Kontrastanstieg aufweist,
subtrahiert man die beiden Volumendatenséitze und erhélt einen Volumendatensatz,
der nur aus den kontrastierten Gefifsen besteht. Die Probleme dieser Technik sind
bei Organ- und Korperbewegungen offensichtlich und resultieren in oftmals schlecht
auswertbaren Datensdtzen durch die evidenten und nicht zu vermeidenden Bewe-
gungsartefakte. Mit Hilfe von Registrierungsalgorithmen, die auf beide Volumina
angewendet werden, lassen sich viele Bewegungsartefakte reduzieren, doch sind diese
Methoden nur in einem eingeschrinkten Bereich einsetzbar und werden deshalb
meist nur fiir Kopf-Angiographien eingesetzt.

Eine weitere Methode ist die Analyse des kontrastierten Volumendatensatzes mit
Hilfe von bildbasierten Verarbeitungsmethoden [42], die verschiedene Eigenschaften
des Datensatzes extrahieren (z.B. Mittelwert, Standardabweichung, Konnektivitét,
uvm.). Diese Algorithmen vergleichen die extrahierten Eigenschaften mit einer vor-
her definierten Wissensdatenbank und liefern eine Zuordnungswahrscheinlichkeit zu
bestimmten Materialien. Mit Hilfe verschiedener Clusteringverfahren wie z. B. neu-
ronale Netze [32] und Support-Vector-Maschinen (SVM) erfolgt anschliefend auf
Basis von a priori Wissen eine Klassifiktion von Knochen, Kontrastmittel und Kor-
pergewebe. Diese Methoden funktionieren im Bereich der unteren Extremitéiten
ausserordentlich gut, doch treten hiufig Probleme im Bereich des Kopfes aufgrund
der feinen Gefafsstrukturen und den hdufigen Verbindungen der Geféfe zu Knochen
auf und schlagen deshalb im Kopfbereich oftmals fehl.

Eine neue Methode, die in dieser Arbeit im Zusammenhang mit Dual-Energy CT
untersucht wurde, wird als Dual-Energy Bone-Remouval bezeichnet. Diese Methode
basiert auf der Auswertung zweier Volumendatensitze einer Dual-Energy Akquisition
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mit Kontrastmittelgabe, die zeitgleich mit dem Abstand einer halben Rotationszeit
gewonnen wurden. Aus dem Dual-Energy Scan resultieren zwei Volumendatensét-
ze, die mit zwei verschiedenen Energien akquiriert wurden. Im Gegensatz zu den
bisherigen Methoden der Dual-Energy Basismaterialzerlegung im Projektionsraum
in Photo- und Comptoneffekt [6, 96] oder in zwei Referenzmaterialien [95, 16|, er-
folgt die Auswertung der Dual-Energy Daten ausschlielich im Bildbereich. Dadurch
sind alle Vorverarbeitungsschritte zur Korrektur der Bilddaten bereits durchgefiihrt
und erleichtern die Auswertung. Aufgrund der gleichzeitigen Akquisition sind Be-
wegungsartefakte vermeidbar und ein Nativscan ist bei dieser Methode nicht mehr
notig. Geringe Pulsationen der Arteriolen, Venolen und Kapillargefifen beeinflussen
die Auswertung nur unwesentlich und werden durch die Anwendung von Tiefpakfil-
tern eliminiert. In den nachfolgenden Abschnitten soll nun das in dieser Arbeit ver-
wendete Dual-Energy Bone-Removal untersucht und verbessert werden. Dabei wird
zunachst auf das reduzierte Messfeld des zweiten Messsystems eingegangen. Danach
folgt die Behandlung der 3-Material-Zerlegung im Bildbereich im Hinblick auf die
Materialien Knochen Iod und Gewebe mit Hilfe des Look-Walk-Take Algorithmus
[90]. Anschliefend werden die Nachverarbeitungschritte, die Segmentierungsfehler
von Dual-Energy Bone-Removal reduzieren und die Segmentierungsergebnisse ver-
bessern, besprochen.

3.2.1 Maske zur Abtrennung des inneren Messfeldes

Im in dieser Arbeit verwendeten Messsystem finden sich zwei Detektoren mit unter-
schiedlicher Messfeldgrofe (siehe Abschnitt 2.1.1). Aus diesem Grund kann die Aus-
wertung von Dual-Energy Daten basierend auf den rekonstruierten Schichtstapeln
nicht voxelweise auf dem gesamten Bildraster durchgefiihrt werden. Die Auswertung
erfolgt deshalb nur in dem Gebiet, in dem beide Messsysteme Daten liefern. Messwer-
te ausserhalb des Messfeldes werden in der Auswertung nicht betrachtet und in den
Resultatbildern entweder durch Schwellwerte nachverarbeitet oder durch eine Mess-
feldmaske komplett abgespalten. Es bietet sich an, hierzu eine bindre Maske B mit der
gleichen Dimension der Originalschichten zu erzeugen, die beschreibt, ob ein Voxel p
mit den Ortskoordinaten (x,y) eine Dual-Energy Information beinhaltet und sich im
auswertbaren Bereich einer Schicht befindet (Gln. 3.1). Da der auswertbare Bereich
fiir jede Schicht identisch ist, geniigt es, nur eine Maske zu erstellen. Die Einfithrung
einer bindren Maske ist fiir spéitere Verarbeitungsschritte insofern zweckméafig, da
optimierte Algorithmen eine schnellere Bearbeitung der Daten erlauben.

1 pi4pl < (r—90)?
8_{ 0 sonst (3.1)
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r gibt den Radius des Messfeldes an. Befindet sich ein Voxel p im auswertbaren
Dual-Energy Bereich erfolgt ein positiver Eintrag. In der bindren Maske wird anstel-
le eines willkiirlichen positiven Wertes eine 1 eingefiigt, da im spéiteren Verlauf die
einfache Multiplikation eine Maskierung durchgefiihrt werden kann. Liegt das Voxel
auferhalb des Dual-Energy Bereichs, ist eine 0 vorzufinden.

Im verwendeten Gerit betrigt die maximale Messfeldgrofie des kleineren Systems
26 cm. Die Umrechung der Voxeldaten auf metrische Werte erfolgt unter Benutzung
der vom Messsystem und der Rekonstruktion gelieferten Umrechungsfaktoren. Da
in den Randbereichen oftmals CT-Wert Schwankungen auftreten wird der auszu-
wertende Radius oftmals um eine Sicherheitszone § reduziert (Abb. 3.4). Liegt das
Rekonstruktionszentrum nicht im Isozentrum des Aufnahmesystems, muss die Maske
um einen Offsetvektor entsprechend der Verschiebung des Rekonstruktionzentrums
(cz, cy) verschoben werden. Die Auswertung kann dann nicht mehr in einer vollstén-
digen Kreisscheibe erfolgen, sondern wird entprechend der Verschiebung abgeschnit-
ten.

3.2.2 Dual-Energy Bone-Removal

Dual-Energy Bone-Removal basiert auf der Auswertung der 3-Material-Zerlegung,
wobei als Materialsystem Knochen, Tod und Gewebe gewihlt wurde (vgl. Abschnitt
2.4.6). Betrachtet man die effektiven Ordnungszahlen von Iod und Knochen in Ta-
belle 1.1 so liegt die Vermutung nahe, dass sich beide Materialien im CT-Bild allein
in einer Single-Energy-Akquisition voneinander trennen lassen kénnen. Jedoch wird
das iodhaltige Kontrastmittel im Blutkreislauf gemischt, weshalb die effektive Ord-
nungszahl von im Blut gelostem Iod der von Knochen dhnelt (Abschnitt 2.4.7. Somit
ist eine Trennung von Knochen und ITod nur durch aufwindige und langsame Bild-
verarbeitungsmethoden moglich, wobei viele Segmentierungsfehler auftreten kénnen.
Betrachtet man die Absorptionskoeffizienten von Iod und Knochen, so stellt man fest,
dass der absolute Kontrast von Knochen schneller mit steigender Energie abnimmt
als dies bei lIod der Fall ist [16]. Somit sollte sich bei zwei verschiedenen Energien
eine stiarkere Differenz fiir Tod als fiir Knochen ergeben, was die Trennung in Tod-
und Knochenkompartimente ermd&glicht. Tatséchlich ergibt sich fiir den Quotienten
Q von Knochen ein Wert von 1,5 und fiir Iod ein Wert von 2,0 (siehe Abschnitt
2.4.4). Auf den Algorithmus zur Erkennung und Klassifikation von Knochen und Tod
soll hier aufgrund der Komplexitit des Algorithmus nicht ndher eingegangen werden
(sieche hierzu Krauss [83, 90]); grundsétzliche Erlauterungen finden sich jedoch in
Abschnitt 2.4.6.
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Abbildung 3.4: Bindre Maske zur Abtrennung des inneren Messfeldes. Positive Werte
kennzeichnen ein Voxel, welches Dual-Energy Information beinhaltet. In der Dar-
stellung beinhalten die Voxel Dual-Energy Information, die innerhalb des mit einem
Kreis markierten Bereichs liegen. Voxelwerte ausserhalb sind grau schattiert darge-
stellt.
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Materialkarte

Die Klassifikation von Iod- bzw. Knochenbereichen beginnt mit der physikalischen
Auswertung der Dual-Energy Messdaten. Hierzu wird ein Dual-Energy Datenpaar
und dessen Umgebung in einer definierten Reichweite (Range) untersucht. Zur Aus-
wertung wird das modifizierte Modell der 3-Material-Zerlegung verwendet (siehe Ab-
schnitt 2.4.6), bei der angenommen wird, dass im Volumen der gemessenen Voxel ein
Anteil mit sehr hoher Absorption vorkommt. Unter dieser Annahme kann davon
ausgegangen werden, dass von diesem stark schwichenden Material nur ein geringer
Volumenanteil vorhanden ist. Die resultierende Materialkarte M C' soll dabei folgen-
dermafen definiert sein:

m; < 0 = m; € Knochen
MC={ mi=0=m,; €nd. (3.2)
m; > 0= m,; € Iod

wobei keine konstanten Werte des Materials angegeben werden und die Zuge-
horigkeit zu einem bestimmten Material nur mit einer gewissen Wahrscheinlichkeit
angegeben werden kann. Werte, die nahe bei Null liegen, sind demnach noch nicht
eindeutig einem Material zuzuordnen, wurden aber aufgrund bestimmter zusétzlicher
Parameter zu einem Material zugeordnet. Werte, die stark von Null abweichen und
in Richtung positiver bzw. negativer Werte steigen, gehéren mit hoher Wahrschein-
lichkeit zu der Materialklasse (negative Werte entsprechen Knochen, positive Werte
Tod).

Homogenitatskriterien

Eine weitere Methode zur Verbesserung der Knochensegmentierung, basiert auf der
Betrachtung der Homogenitét von Korpermaterialien [41]. Sie zeigt, dhnlich zu der
vorhergehenden Darstellung, dass eine Knochen-Tod-Segmentierung basierend auf
der Auswertung reiner Dual-Energy Messwerte nicht eindeutig ist und eine abso-
lute Differenz der beiden Messwerte keine zuverldssige Segmentierung erlaubt. Das
Vorgehen dieser Methode ist die Auswertung der Dual-Energy Messwerte unter der
Annahme, dass iodhaltige Gefike auf einer kurzreichweitigen Skala aufgrund der
Homogenitédt von Fliissigkeiten nur eine geringe Variation in Dichte sowie im lod-
gehalt aufweisen. Im Gegensatz dazu kann die Knochendichte auf der angegeben
Skala stark variieren, wenn man die unterschiedlich vorkommenden Strukturen des
Knochens (Knochen mit gelben oder rotem Knochenmark, Spongiosa mit trabekulé-
rer Struktur) betrachtet. Grofe Variationen eines zu untersuchenden Volumens sind
also ein Indiz dafiir, dass keine Geféafstruktur vorliegt und die Wahrscheinlichkeit
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einer Knochenstruktur hoch ist. Diese Information kann zur Knochensegmentierung
genutzt werden.

Mathematisch wird hierzu ein Voxelbereich (beispielsweise 5x5x5) gewéhlt und
die Exzentrizitat der Verteilung analog zum Trigheitsmoment der klassischen Me-
chanik ausgewertet. Hierzu wird zunachst der Voxelbereich separat fiir die niedrige
und die hohe Energie ausgewihlt und in vektorieller Form dargestellt (Gln. 3.4). p;
bezeichnet dabei das Voxel und dessen Umgebung der niedrigen Energie, py, die der
hohen Energie p;;, bezeichnet die Elemente des Vektors der jeweiligen Energie. Ele-
mente des Vektors, die sicher nicht Knochen bzw. lod sind, werden mit Hilfe eines
Schwellwertkriteriums segmentiert und auf Null gesetzt:

P = (pl,h R pl,lzs)
Pn = (ph,la RN Ph,125)

Analog zum Tragheitsmoment der klassischen Mechanik kann die Darstellung
der Verteilung im 1/h-Diagramm dazu genutzt werden, die Exzentrizitat der Daten
zu berechnen. g; und o}, geben hier die Varianz der beiden Vektoren p; und py, an,
cov(py, p1) die Kovarianz der beiden Vektoren. Die Kovarianzmatrix M 145t sich dann
folgendermaken darstellen (Gln. 3.5):

2

. ( ol cov(a1, o) ) a5

o1, 0p) o}

Durch Eigenwertzerlegung von Gleichung 3.5 1dft sich anhand der beiden resultie-
renden Figenwerte A\; und )y die Exzentrizitdt der Daten ermitteln. Der Segmentie-
rungsparameter Seg aus Gleichung 3.6 gibt zahlenméafig bei einem Wert von ungefahr
1 eine homogene Verteilung der Daten an, was einen Riickschluss auf Iod erlaubt.
Weicht der Segmentierungsparameter stark von 1 ab, so lassen sich Riickschliisse auf
eine inhomogene Struktur ziehen und die Wahrscheinlichkeit, dass das untersuchte
Voxel zu einer Knochenstruktur gehort, steigt. Zu beachten ist hierbei jedoch, dass
die Dosis so gewihlt ist, dass beide Energiebilder gleiches Bildrauschen aufweisen
(sieche Abschnitt 2.2.3).

min()\l, )\2)
max(Aq, A2)

Im Fall einer homogenen Knochenstruktur (z.B. kortikaler Knochen) resultiert
ein zu Tod vergleichbarer Segmentierungsparameter, weshalb das hier entwickelte

Seg = (3.6)
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Kriterium fiir eine Segmentierung nicht ausreicht. Vielmehr liefert dieses Kriterium
eine Hilfestellung an kritischen Situationen die sicher nicht Tod sind.

3.2.3 Entfernung spongioser Knochenstrukturen

Da durch die ausschlieklich physikalische Auswertung mit Hilfe der 3-Material-
Zerlegung offensichtlich Probleme im Bereich des gelben und roten Knochenmarks,
sowie an Knorpelstrukturen auftreten und aufgrund des eingeschrankten Detektors
reines Dual-Energy Bone-Removal nur im inneren Messfeld moglich ist, wurde das
Dual-Energy Bone-Removal um eine weitere algorithmische Komponente ergéanzt.
Dieser Algorithmus wird im Folgenden als ,Marrow-Removal-Algorithmus” bezeich-
net, doch soll darauf hingewiesen werden, dass nicht nur Knochenmark, sondern
auch spongitse Knochenstrukturen entfernt werden.

Diese Komponente arbeitet auf der generierten Materialkarte und ergénzt diese
im Aussenbereich mit dem berechneten Mittelwertbild, indem Elemente deren je-
weiliger CT-Wert iiber einer definierten Schwelle liegen (ca. 130 HU ), hinzugefiigt
werden. Nachteilig hierbei ist, dass auch die Karbonfasern der Patientenliege iiber
diesem Schwellwert liegen und bei der Auswertung durch den Algorithmus die dabei
gefundenen Voxelwerte als Knochen gesehen werden. Dies ist aber nur insofern ein
Problem, dass der Algorithmus an der Liegenposition Rechenzeit benétigt um die
Liege zu erfassen. Im Resultat wirkt sich dieses Defizit positiv aus, da die Liege mit
diesem Ansatz zusidtzlich entfernt werden kann. Im Folgenden sei nun der Ablauf
des Algorithmus als Blockdiagramm dargestellt (Abb. 3.5). In den danach folgenden
Abschnitten werden die einzelnen Arbeitsschritte detailliert erlautert.

Erginzung des dufleren Messfeldes

Wie bereits erwihnt, arbeitet das Dual-Energy Bone-Removal aufgrund der genann-
ten technischen Einschrinkungen nur im Bereich des inneren Messfeldes. Die Berei-
che, bei denen relevante zu entfernende Strukturen aus dem Messfeld ragen, kénnen
mit dem Dual-Energy Bone-Removal Algorithmus nicht entfernt werden und bleiben
als storende Artefakte in der Schicht- bzw. 3D-Ansicht bestehen (Abb. 3.6). Diese,
aus dem Messfeld ragenden Objekte, sind oftmals im Bereich der unteren Extremi-
tiaten, die beiden Beckenschaufeln (Os coxae), sowie der Femurkopf. Im Bereich der
oberen Extremititen sind dies héufig die Schultern und die Rippen (Costae).

Aus diesem Grund wird die berechnete Dual-Energy Materialkarte MC im dufse-
ren Messfeld um das gewichtete Mittelwertbild A ergéinzt und mit einem Schwellwert
T versehen, der nur noch potentielle Knochenbereiche im Bild markiert. Der durch
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Abbildung 3.5: Blockdiagramm des Bone-Removal Algorithmus. Zunéchst wird fiir
beide DE-Volumen des gewichtet Mittelwertbild sowie die Messfeldmaske erstellt.
Danach erfolgt die Abarbeitung der 3-Material-Zerlegung der Daten. Anschliefend
werden durch den Plaquedetektions-Algorithmus kleine Knochenstiicke erkannt und
aufgrund von Gréfsenschwellen entweder entfernt oder als Plaque klassifiziert. Nach
diesem Schritt erfolgt das die Entfernung spongioser Knochenstrukturen, um Kno-
chenbereiche zu schlieften.
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Abbildung 3.6: Artefakte, die bei ausschlieklicher Verwendung des Dual-Energy
Bone-Removals auftreten. Man sieht, dass Knie und Kniescheiben oftmals nicht kor-
rekt entfernt werden konnten.
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den Schwellwert als Knochen identifizierte Bereich wird dann mit einer biniren Mas-
ke (analog zur bindren Messfeldmaske, sieche Abschnitt 3.2.1 ), die in ihrer Dimension
den Abmessungen der Originaldaten entspricht, auf den Wert 1 gesetzt. Voxel, die
unterhalb dieses Schwellwertes liegen werden auf 0 gesetzt. Das mit einem Schwell-
wert belegte Mittelwertbild Az ist dann folgendermafen definiert (Gln. 3.7):

1 Cli>T
AT:{ 0 a;<T (3.7)

a; bezeichnet ein gemessenes Voxel des Mittelwertbildes A an der Stelle 2. Der
Schwellwert T', sowie a; werden in Hounsfield-Einheiten angegeben. Als Schwellwert
hat sich empirisch ein Wert von 100 HU - 130 HU als geeignet gezeigt, da mit diesem
Schwellwert auch Knorpelgewebe erfasst werden kann. Besonders im Bereich der
Rippenknorpel, an den Stellen, wo die Knorpelverbindungen der Rippen mit dem
Brustbein (Sternum) verbunden sind, ist es mit diesem Schwellwert auch moglich,
diese Bereiche zu entfernen. Weiterhin ist dieser Schwellwert geeignet, um Knorpel-
gewebe im Kniebereich, an den Gelenkflichen sowie die Kniescheibe (Patella) zu
erfassen. Das ergénzte Bindrbild C laft sich dann folgendermafsen ausdriicken.

C = (Ar ® -B) & M (3.8)

Zunéchst wird das binarisierte, mit einem Schwellwert versehene Mittelwertbild
A7 mit der inversen bindren Messfeldmaske B multipliziert. Dies ist notig, da B auf-
grund der Definition nur im inneren Messfeld, positive Werte aufweist, in diesem Fall
aber genau der Aussenbereich verwendet werden soll. Anschliefsend wird die binére
Materialkarte hinzuaddiert. Da sich inneres und dufseres Messfeld durch durch Multi-
plikation mit B gegenseitig ausschlieflen, ist diese Operation giiltig. Das resultierende
erginzte Mittelwertbild ist nun ein vollstdndig binarisiertes Bild, da auch die Werte
der Materialkarte MC binarisiert wurden.

Extraktion von Elementen in 2D

In den nachfolgenden Arbeitsschritten sollen alle geschlossenen Objekte auf dem
erginzten Mittelwertbild erfasst und segmentiert werden. Als Basis dieser Segmen-
tierung wurde der Chain-Code-Algorithmus [38] verwendet, der es erlaubt isoliert in

3Natiirlich kann auf die Position des Voxels indiziert durch die Koordinaten x,y zugegriffen wer-
den, jedoch ist eine lineare Indizierung i bei der Umsetzung des Algorithmus in einer Programmier-
sprache durch Zeigerarithmetik schneller. Da man sich einer Schicht nur in einem 2-dimensionalen
Koordinatensystem bewegt, kann man sich aus der Breite B und Héhe H des Bildes die x- und
y-Koordinaten des Voxels leicht berechnen.
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Abbildung 3.7: Anordnung des Chain-Code bei 8er-Nachbarschaft (links) und bei
4er-Nachbarschaft (rechts).

der Schicht liegende Objekte zu segmentieren und jedes segmentierte Objekt durch
eine Jordan-Kurve zu beschreiben?. Mit Hilfe dieser Beschreibung kénnen zusam-
menhingende Objekte effizient komprimiert werden, indem nur ihre Randbeschrei-
bung gespeichert werden muss, ohne die Flache des Objekts zu beriicksichtigen. Die
Gesamtheit der Menge aller Objekte einer Schicht S, soll im folgenden mit O,, be-
zeichnet werden (Gln. 3.9), wobei O, € S,. Der Index n gibt die Position bzw.
Nummer der Schicht an. Ein einzelnes Objekt einer Schicht wird mit o;,, bezeichnet.
1 bezeichnet den Index eines einzelnen Objekts:

0, = U Owm (3.9)

:L‘ES’VL

Als Nachbarschaftsrelation wurde die 8er Nachbarschaft gewihlt [60], da auch
diagonal angrenzende Voxel als Teil der Kontur klassifiziert werden sollen (Abb.
3.7). Zudem kann dieser Algorithmus durch geeignete Optimierungsmethoden stark
beschleunigt werden. Andere Ansétze, wie z. B. der Crack-Code, der von Kovalevsky
[81] beschrieben wurde, wurden in dieser Betrachtung nicht verwendet, da dieser per
Definition keine Diagonalelemente zulaft.

Mit Hilfe des Chain-Code-Algorithmus (CCA) lassen sich die Konturen eines
Objektes im oder gegen den Uhrzeigersinn verfolgen und das umrandete Gebiet in

“Einen dhnlichen Ansatz verfolgt der Marching-Squares-Algorithmus.
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effizienter Weise kodieren, da fiir Gebiete mit Knochenstrukturen nur jeweils die
Umrandung gespeichert werden muss (Abb. 3.8). In dieser Arbeit lduft der Algo-
rithmus im mathematisch positiven Sinne, also im Gegenuhrzeigersinn. Der genaue
Ablauf soll an dieser Stelle nicht beschrieben werden, hierzu sei auf die Arbeit von
Freeman verwiesen [38]. Der Algorithmus arbeitet zunichst separat fiir jede ein-
zelne Schicht, unabhingig von anderen angrenzenden Schichten, eine Verkniipfung
zu anderen Schichten erfolgt spéter (Abschnitt 3.2.3). Er arbeitet nach dem Scan-
Line-Verfahren, indem beginnend beim linken oberen Voxel schrittweise jedes Voxel
zeilenweise bis zum zum rechten unteren Rand verarbeitet wird. Anstelle der origi-
nalen Dual-Energy Schichten, wird in diesem Ansatz das im vorherigen Abschnitt
berechnete und ergénzte Binérbild C verwendet (Gln. 3.8).

Zum Fiillen des Gebietes wurde zunéichst die in der Microsoft Windows API vor-
handene Funktionsbibliothek zur Beschreibung von Regionen benutzt. Dabei stellte
sich heraus, das der intern verwendete Bresenham-Algorithmus zur Ubertragung von
Polygonkanten auf das diskrete Voxelraster Probleme mit spitzen Polygonkanten hat-
te und beim Fiillen aus nicht ersichtlicehn Griinden Liicken entstanden. Aus diesem
Grund wurde zunéchst ein eigener Algorithmus zum Fiillen von Polygonziigen ent-
wickelt, der sich an géngigen Fiillalgorithmen 40| orientiert.

Verkniipfen von Korrespondenzen

Als weiterer Schritt werden Korrespondenzen der vom CCA extrahierten Objekte O,,
der jeweiligen Schicht n mit den Objekten der vorhergehenden Schicht n — 1 vergli-
chen und Uberschneidung markiert. Dieser Schritt kann entweder parallel, wihrend
der Abarbeitung des CCA-Algorithmus erfolgen, oder nachdem alle Schichten bear-
beitet und alle Objekte extrahiert wurden. Jedoch ist die zuerst erwihnte Methode
aufgrund des geringen Speicherbedarfs zu bevorzugen. Zunichst werden hierzu die
Uberschneidungen eines Objektes 0z der Schicht n mit einem Objekt o, ,_1 der
vorhergehenden Schicht n — 1 gesucht und ein gegenseitiger Verweis wird in einer
Zuordnungsliste S,, gespeichert (Gln. 3.10). Die Elemente s, , der Zuordnungsliste
S,, beinhalten hierbei immer einen Verweis zur unmittelbar dariiber- bzw. darunter-
liegenden Schicht

Sy =0,N0p1 n=1...N—1 (3.10)

Zur kompletten Verkniipfung von Objektiiberschneidungen aller N Schichten
miissen nur N — 1 Schichten untersucht werden, da sich die Korrespondenzen in
der letzten Schicht durch die gegenseitige Verbindung der einzelnen Schnittelemente
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Abbildung 3.8: Knochenbereiche werden mit Hilfe des Chain-Code-Algorithmus um-
randet und die resultierende Kurvenbeschreibung gespeichert. Die aus der Kurvenbe-
schreibung entstehenden geschlossenen Gebiete kdnnen nun leicht als Knochenmaske
verwendet werden. Dennoch reicht die Segmentierung von Knochenbereichen auf ei-

ner einzelnen Schicht nicht aus.
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Abbildung 3.9: Verkniipfung zusammengehdriger Knochenelemente. Die einzelnen in
einer Schicht gefundenen Knochenelemente werden in einem Erkennungsschritt mit-
einander gegenseitig verkniipft, um spéter ein Volumenobjekt beschreiben zu kénnen.

automatisch aus der vorletzten Schicht ergibt. Durch die Verkniipfung von sich iiber-
schneidenden Objekten kénnen nun komplexe Volumenobjekte aufgebaut werden,
die im nachfolgenden Schritt (Abschnitt 3.2.3) zur Entfernung von Knochenmark
und Knorpelstrukturen genutzt werden kénnen. Ein einzelnes Volumenobjekt, wel-
ches sich aus den eben gewonnen Verkniipfungen der einzelnen Objekte einer Schicht
erzeugen laft, soll hier mit V; bezeichnet werden. Die Abhéngigkeit der Schicht ist
hierbei nun nicht mehr relevant. Die Gesamtheit aller Volumenobjekt wird wiederrum
mit V bezeichnet (Gln. 3.11).

V; = Usgg,n — Synt1 VT, Y, N (3.11)

In Abbildung 3.9 ist beispielhaft die Verkniipfung der Korrespondenzen innerhalb
der verschiedenen Schichten erkennbar.
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Abbildung 3.10: Entfernung spongitser Knochenstrukturen: Die mit dem Chain-
Code-Algorithmus gefundenen und miteinander verkniipften Regionen wurden zur
Erzeugung einer Knochenmaske verwendet und mit dem Angiographiedatensatz mas-
kiert. Das Ergebnis zeigt dabei addquat segmentierte Kniebereiche und entfernte
Beckenbereiche.

Erzeugen der Knochenmaske

Sobald alle Korrespondenzen der Volumenobjekte hergestellt wurden und kleine Ohb-
jekte, die sich durch einen geringen Volumenanteil (hier: 20 mm? ) auszeichnen, ent-
fernt wurden, wird ein Volumendatensatz des gefundenen Knochenmaterials erzeugt.
Das Auslassen kleiner Knochenteile kdnnte auch implizit als Plaqueerkennung be-
nutzt werden, doch zeigen sich andere Algorithmen als effektiver (Abschnitt 3.2.4).
Dazu werden alle Volumenobjekte als bindre Maske in ein binarisiertes Bildvolumen
an den entsprechenden Matrixpositionen des Bildstapels eingetragen.
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3.2.4 Plaque-Segmentierung

Da der Dual-Energy Bone-Removal Algorithmus ausschlieklich auf der physkalischen
Auswertung der Bilddaten beruht und fiir die Klassifikation von Knochen bzw.
[odbereichen keine morphologischen Kriterien verwendet, werden auch kalzifizierte
Plaques bei der Durchfiihrung des Bone-Removal-Algorithmus entfernt und in einer
3D-Darstellung des Volumendatensatzes nicht dargestellt. Dies erschwert die Aus-
wertung von Stenosen und Aneurysmen, da Stenosegrad und Plaquegréfie nicht mehr
eindeutig vermessen werden konnen. Aus diesem Grund ist es wiinschenswert selek-
tiv wahrend der Diagnosestellung des Datensatzes die entfernten Plaques an- und
abschaltbar zu machen. Der in diesem Abschnitt vorgestellte Algorithmus soll an-
hand der Auswertung von Dual-Energy Datensétzen in Verbindung mit Dual-Energy
Bone-Removal Plaquestrukturen erkennen und fiir die weitere Nachverarbeitung so
markieren, dass durch Anderungen in der Darstellung Plaques wahlweise ein- und
ausgeblendet werden konnen. Anzumerken ist hierbei, dass bei der Auswertung der
Dual-Energy Plaqueerkennung nur kalzifizierte Plaques aufgrund der Limitierungen
der 3-Material-Zerlegung identifiziert werden konnen. Fibrose Plaques konnen durch
die Auswertung mit Dual-Energy nicht erkannt werden.

Der vorgestellte Algorithmus basiert auf dem sog. Region-Labelling-Algorithmus
[13], der im Grunde genommen einem Region-Growing [43] mit harter Stopfunk-
tion® entspricht. Der Algorithmus ist eine Erweiterung des bekannten 2D-Region-
Labellings, welches zusammenhédngende Regionen R in einem Binédrbild zu markieren
versucht und diese Regionen als einzelnes Objekt mit einem sog. Label belegt. Der
hier vorgestellte Algorithmus nutzt 3-dimensionale Zusammenhénge der in der Ma-
terialkarte gefundenen Knochenbereiche aus und markiert diese analog zu den Labels
eines 2D-Region-Labellings. Anhand von Gréfe, Form und lokalen Nachbarschaften
zu anderen Regionen kann dann entschieden werden, mit welcher Wahrscheinlichkeit
eine markierte Region als Plaque klassifiziert werden kann. Dieses Verfahren funktio-
niert in den bisherigen Datensitzen mit ca. 1500 Schichten dufserst robust, wobei die
Verarbeitungszeit fiir die genannte Anzahl an Schichten ca. 15s in Anspruch nimmt.

Im Folgenden soll nun zunéchst das 2D-Region-Labelling beschrieben werden. Im
Anschluf daran erfolgt die Erweiterung auf das 3-dimensionale Verfahren. Es sei dar-
auf hingewiesen, dass die in dieser Arbeit untersuchte Plaque-Segmentierung nach
dem Marrow-Removal-Algorithmus durchgefiihrt wird. Dies ist insofern sinnvoll, da

®Die Stopfunktion ist im Fall eines binéren Bildes das Auftreten eines schwarzen Hintergrund-
voxels.
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Abbildung 3.11: Musterfunktionen des 2D-Regionen-Labellings. Anhand dieser Mas-
ken erfolgt das Labelling bzw. die Zuordnung der Voxel zu einem sog. Voxelblob.

die Plaque-Segmentierung unter Umstidnden Bereiche entfernt, die dem Marrow-
Removal zutrédglich gewesen wéren. Dadurch wiirde sich das Marrow-Removal-
Resultat verschlechtern. Das Vorschalten der Plaqueerkennung konnte jedoch den
Marrow-Removal-Algorithmus in der Hinsicht beschleunigen, dass Bereiche, die m&g-
licherweise keine Verbindung zu Knochen oder spongioser Struktur haben, a priori
abgetrennt und wéihrend des Marrow-Removals nicht mehr betrachtet werden miis-
sen.

2D-Region-Labelling

2-dimensionales Region-Labelling [13, 43| arbeitet analog zum Marrow-Removal mit
dem sog. Scan-Line-Verfahren und benutzt dabei wiederum das ergénzte Bin&r-
bild C. D.h. dass eine Auswertung in der Bildmatrix am linken oberen Bildrand
startet und von oben nach unten, von links nach rechts Zeile fiir Zeile lauft und
jedes Voxel und dessen Nachbarschaften betrachtet werden miissen. Das verwendete
Region-Labelling basiert dabei auf der Auswertung sog. Musterfunktionen (Abb.
3.11), indem Musterfunktionen fiir jedes Voxel und dessen Nachbarschaft separat
untersucht werden.

Basierend auf der Auswertung der Musterfunktionen wird einem Voxel ein ent-
sprechende Label zugewiesen, sobald dieses Label zu einer vorher gefunden Ansamm-
lung zusammenhéngender Voxel (Blob) gehort. Der Ablauf des Algorithmus findet
sich in Bovik [13] und soll aufgrund der Einfachheit des Verfahrens hier nicht naher
beschrieben werden.

3D-Region-Labelling

Analog zum 2D-Region-Labelling bedient sich das in dieser Arbeit entwickelte
3D-Region-Labelling der oben erwdhnten Musterfunktionen (Abschnitt 3.2.4). Die
bekannten Musterfunktionen werden zum Labelling von Objekten in z-Richtung
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Abbildung 3.12: Die bereits aus dem 2D-Region-Labelling bekannten Musterfunk-
tionen werden um eine Raumkomponente in z-Richtung erginzt. Diese Ergdnzung
fiihrt automatisch dazu, dass Elemente eines zusammengehorigen Voxelverbunds in
z-Richtung erfasst werden.

erginzt (Abb. 3.12).

Das Verfahren verwendet dabei ausschliefslich 6er-Nachbarschaften, da Voxel, die
nur an den Ecken aneinanderstossen nicht als zusammenhéingend erkannt werden
sollen. Als zusammenhéngend werden hier nur Voxel definiert, die entweder iiber
eine Kante oder eine Fliche miteinander verbunden sind (Abb. 3.13).

Kriterien zur Klassifikation von Plaques

Die Segmentierung von Plaques mit Hilfe des 3D-Region-Labellings erfolgt durch
die Verkniipfung zusammenhéngender Voxel nach den Kriterien aus Abschnitt 3.2.4.
Anhand dieser Kriterien lassen sich aus dem erginzten Bindrvolumen C zusammen-
hingende Knochenstrukturen markieren, jedoch erfolgt hierbei keine Unterscheidung
zwischen Knochen und kalzifiziertem Plaque. In den folgenden Untersuchungen wur-
den Kriterien evaluiert, die es erlauben, markierte Strukturen sicher in die beiden
Bereiche Knochen und Plaque zu trennen [1|. Zur Unterscheidung von Plaque und
Knochen wurden folgende Kriterien als sinnvoll erachtet:

e Volumen
e Oberflache
e Kompaktheit

e Anzahl der angrenzenden Todvoxel
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Abbildung 3.13: Zuléssige Nachbarschaftsrelation beim 3D-Region-Labelling. Nach-
barschaften, die iiber Kanten oder Flichen bestehen, sind zuldssig und verbinden
Voxel miteinander. Nachbarschaften, die nur iiber eine Ecke verbunden sind, sind
bei der Auswertung von 6Ger-Nachbarschaften nicht zuléssig und stellen keine Voxel-
verbindung dar.

Als geeignete Kriterien zur Erkennung von Plaques wurden verschiedene Parame-
ter analysiert und fiir die Auswertung verwendet. Die Parameter wurden sukzessive
auf die gelabelten 3-D Regionen angewendet und die jeweiligen Resultate ausgewer-
tet. Es zeigt sich, dass der signifikanteste Parameter die Groke der Plaque ist. Fiir
einen grofsen Prozentsatz geniigt es offenbar fiir eine addquate Vorsegmentierung die
Grofenschwelle zur Detektion von Plaques auf einen definierten Wert zur setzen,
der sich aus der Voxelgroke der Bildmatrix ableiten lidft (in dieser Arbeit wurde ein
maximales Volumen von 5cm? gewihlt). Langreichweitge Plaques in den Beinarteri-
en, sowie extrem grofe Verkalkungen in der Bifurkation und der Aorta iiberschritten
jedoch diese Schwelle.

Das Kriterium zur Auswertung von angrenzendem Iod (in Abb. 3.14 griin dar-
gestellt) an markierten Strukturen (gelb) wurde in den Auswertungen als nicht
brauchbar angesehen, da dieses nur bei Gefifen funktionierte, wo zum Einen kei-
ne Partialvolumen- und Strahlaufhartungsartefakte auftraten und zum Anderen die
Plaques Gefife nicht komplett okkludierten (Abb. 3.14 erstes und zweites Bild von
links). Bei Plaques, die durch Artefakte oder andere Effekte in der Materialauswer-
tung nicht an Iod angrenzen, versagte das Plaque-an-ITod Kriterium (Abb. 3.14 erstes
und zweites Bild von rechts), da langreichweitige Plaques in langen Gefiken als oft
langer Strang isolierter Plaquepartikel sichtbar ist und hierbei auch keine zusammen-
hingende Segmentierung erreicht werden konnte.



134 3. Anwendungen von Dual-Energy CT

a b C d

Abbildung 3.14: Bild (a) und (b): Der Kontrastmittelbolus (griin) kann, unabhéngig
von der Grofke des Plaques, ungehindert das Gefifs passieren und umspiilt dabei die
Plaques. Es finden sich Bereiche, bei denen Iod an Plaque grenzt. Bild (c¢) und (d):
Die Plaques sind zu grof und okkludieren ein Gefifs so massiv, dass der Kontrast-
mittelbolus nicht mehr ungehindert das Geféfs passieren kann. Die Plaques werden
teilweise von lod umspiilt, wobei Plaques aufserhalb der Stofsstellen des Kontrastmit-
telbolus nicht an Iod angrenzen kénnen (Bild d).
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3.2.5 Zusammenfassung der Ergebnisse

Dual-Energy Bone-Removal stellt ein méchtiges Werkzeug zur automatischen Ent-
fernung kalziumhaltiger Strukturen dar. Die reine Auswertung durch physikalische
Betrachtung der unterschiedlichen Schwichungen bei verschiedenen Dual-Energy
Spektren ist jedoch aufgrund der Uberlappung beider Spektren nur begrenzt mog-
lich. Vielfach werden bei einer reinen DE-Auswertung knorpelhaltige Strukturen als
Iod gesehen und bleiben im Gefafsbild erhalten, wobei die knorpeligen Strukturen
oftmals an den Stellen erhalten bleiben, an denen ohnehin eine schlechte Sicht auf
die Gefife gegeben ist.

Aus diesem Grund wurden zusitzliche Algorithmen entwickelt und untersucht,
die die offensichtlichen Grenzen der 3-Material-Zerlegung beseitigen sollen. Ein
Problem hierbei sind, wie eben erwiahnt wurde, die falsch detektierten Knorpelstruk-
turen, sowie spongitse Bereiche, die aufgrund ihrer chemischen Zusammensetzung
nicht entfernt werden koénnen. Mit Hilfe des Chain-Code-Algorithmus konnten diese
Probleme beseitigt werden und die iibriggebliebenen Knochenstrukturen entfernt
werden.

Ein weiteres Problem war, dass durch die 3-Material-Zerlegung jeglicher Anteil
an kalzifizierten Strukturen entfernt wurde. Dies ist insbesondere zur Erkennung
von Stenosen aufgrund der Anlagerung kalzifizierter Plaques problematisch, da im
Gefalbild ohne Knochen nicht mehr ersichtlich ist, welcher Umstand zu einer Ste-
nose fiithrte. Die Entwicklung eines Algorithmus zur Plaqueerkennung lieferte eine
Moglichkeit, kalzifizierte Plaquestrukturen zu erkennen und selektiv wahrend der
Betrachtung ein- und auszublenden.

Die Entwicklung des Marrow-Removals- sowie des Plaque-Segmentierungs-
Algorithmus lieferten eine enorme Verbesserung hinsichtlich der Qualitit der Ergeb-
nisse. Dennoch stehen weitere Parameter und Methoden zur Verfiigung (z. B. eine
Texturanalyse [4]), um die Ergebnisse weiter zu verbessern und die Verarbeitungsge-
schwindigkeit zu reduzieren.

3.3 Messungen von Silikaten
Silikose ist eine unheilbare Erkrankung, die durch Inhalation und Ablagerungen

von Mineralstaub ausgelost wird. Sie gehort zur Hauptgruppe der Pneumokonio-
sen (Staublungen) zu der auch die Asbestose (Einatmung von Asbeststaub) gehort
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[14, 74, 156]. Insbesondere quarzhaltige Mineralien vergrékern das Risiko an einer
Silikose zu erkranken. Durch die Ablagerung von Silikatstaub entstehen knotenartige
Neoplasmen des Bindegewebes, die zu einer Narbenbildung in der Lunge fithren und
durch die bindegewebsbildende und bindegewebslosende Wirkung der freien kristal-
linen Kieselsdure (SiO2) ausgelost werden. Diese Vernarbungen wiederum fiithren zu
Atemnot, Reizhusten und vermehrter Schleimbildung mit zdhem Auswurf. Die letzte
Stufe der Silikose ist der Erstickungstod. Voraussetzung zur Entstehung einer Silikose
ist eine langzeitliche Einwirkung in einer entsprechenden Konzentration des eingela-
gerten Staubs. Der Zeitraum zwischen Staubeinwirkung und Auftreten einer Silikose
betrigt ca. 20 Jahre, wobei Arbeitspldtze mit einer hohen Staubkonzentration je-
doch zu einem weitaus fritheren Auftreten der Silikose fiihren kénnen (Friih-Silikose).

Eine gefidhrliche Komplikation der Silikose ist die aktive Lungentuberkulose, die
sog. Silikotuberkulose. Etwa ein Zehntel der angezeigten Silikose-Félle erkrankten
auch an Tuberkulose. Beide Erkrankungen beeinflussen sich gegenseitig ungiinstig.
Silikose und Silikotuberkulose kénnen zudem unter bestimmten Voraussetzungen
zu Bronchialkarzinomen fithren [51]. Obwohl die Silikose und die Silikotuberkulose
in den letzten Jahren erheblich zuriickgegangen sind, wurden 1987 weltweit noch
insgesamt 2.997 Fille angezeigt (vgl. 1955: 23.000 angezeigte Fille) und standen mit
18 % an zweiter Stelle der erstmals entschiadigten Bezeichnung fiir Erkrankungen,
die als Folge einer beruflichen Tétigkeit entstehen und haufiger als bei der Allge-
meinbevolkerung auftreten.

Silikose ist eine typische Berufskrankheit von Minenarbeitern, besonders bei sog.
Hauern, aber auch bei Arbeitern, die in Miihlen, in der Landwirtschaft oder in der
Bauindustrie einem erhéhten Aufkommen an Staub in ihrer Arbeitsumgebung aus-
gesetzt sind [144, 52]. Silikose ist ein grofses Problem fiir die Arbeiter in chinesischen
Edelsteinschleifereien, die bereits nach wenigen Jahren daran erkranken, da keine
Schutzmafnahmen fiir das Personal existieren.

In dieser Arbeit soll eine bestimmte Silikatgruppe mit dem Trivialnamen Glim-
mer untersucht werden, die in der Kosmetikindustrie als Triibungsmittel eingesetzt
wird. Die Rohform des Glimmers, der Glimmerschiefer, wird dabei in Miihlen zu
besonders feinkornigem Pulver gemahlen, deren Feinkornigkeit in der Umgebungsluft
als Staub bis in die Alveolen der Lunge vorzudringen vermag (mittlerer Durchmesser
der Alveolen ca. 100 pm —300 pm ).

Die Relevanz fiir Dual-Energy Auswertungen liegt darin begriindet, dass in-vivo
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Messungen zur Identifikation von Silikaten durchgefiihrt werden koénnen. Ein Be-
standteil dieser Messungen besteht darin, Silikate von Kalzifikationen in der Lunge
zu unterscheiden, um arbeitsrechtliche Folgen fiir den Arbeitnehmer zu bewerten,
da bei der Feststellung einer Silikose als Folge der erhohten Aussetzung von Sili-
katstaub von einem Arbeitsunfall gesprochen werden kann. Die Charakterisierung
von Silikaten bzw. die Trennung von Silikaten und Kalzium wiirde mit Hilfe einer
Dual-Energy Materialzerlegung aufwandige und kostenintensive Biopsien vermeiden
und wire fiir den Patienten von Vorteil, da durch nicht-invasive Verfahren zwischen
eine Silikose und einer anderen Erkrankung unterschieden werden konnte.

In den folgenden Untersuchungen wurden verschiedene Patienten mit bekann-
ter Erkrankung gescannt, sowie in-vitro verschiedene Ol/Glimmer-Konzentrationen
gemessen. Bei beiden Messungen wurde fiir jede Lision bzw. fiir jede Ol/Glimmer-
Konzentration der korrigierte Quotient (sieche Abschnitt 2.4.4) aus beiden DE-Mess-
werten berechnet.

3.3.1 In-vitro Messungen

Zunichst wurden in-vitro Messungen mit in Ol gemischten Glimmer durchgefiihrt.
Messungen des reinen Glimmerstaubes wiesen aufgrund extrem vieler Lufteinschliis-
se keine Schwichung auf, was einer Messung frei Luft entsprach. Ol wurde als
Tragerstoff gewdhlt, da vorherige Versuche zeigten, dass Glimmer &ufserst schnell
in einer Wasser /Glimmer-Mischung sedimentiert und Messungen nach dem Mischen
der beiden Materialien sofort durchgefiihrt werden miissen, da sich innerhalb von
1-2 Minuten eine deutliche Sedimentierung des sich im Wasser befindlichen Glim-
mers zeigte. Da die Glimmerpartikel in Ol deutlich langsamer sedimentieren und Ol
keine zusitzlichen Bildartefakte erzeugt, ist Ol fiir diese Untersuchung am geeig-
netsten. Die folgenden Untersuchungen wurden bei einer Spannungskombination von
80/140kV mit einem bereits in der Routine befindlichen Thoraxprotokoll gemacht.
Die Kollimierung betrug 14x1,2mm . Zur Rekonstruktion wurde ein D30f Kern
verwendet mit einem field-of-view von 300 mm . Etwaige Korrekturen zur Quer-
streuung wurden automatisch durchgefiihrt, da diese implizit durch das verwendete
Scan-Protokoll abgedeckt sind.

Die Messungen wurden zunichst mit purem Ol durchgefiihrt, um einen konstan-
ten Kalibrierwert zu bekommen. Dieser Wert wird in den Ol/Glimmer-Gemischen

subtrahiert. In den Messungen ergab sich dabei fiir reines Ol ein Wert von ca.
140 HU bei 80kV | sowie ein Wert von ca. 110 HU bei 140kV . Fiir Mischungen
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gilt entsprechend Gln. 1.20 fiir die Durchfiihrung der Basismaterial-Zerlegung, dass
sich die beiden Einzelbestandteile zu einem Gesamt-CT-Wert aufsummieren. Da
der Anteil des Ols in der Messung konstant gehalten wird und nur Glimmer beige-
geben wurde, wird durch den Faktor ¢ die Menge an Glimmer angegeben (Gln. 3.12).

HUMiSChung - HUOel +c- HUGlimmer (312)

Zu Beginn wurde die Glimmerkonzentration sehr konservativ erhéht, da nicht
bekannt war, wie stark die Schwichungszunahme durch die Zugabe von Glimmer
sein wird und ab welcher Konzentration eine Sattigung erreicht wird. Deshalb zeigt
der Anfangsbereich von Abbildung 3.15 mehrere Haufungspunkte. Die erste Mes-
sung auf der linken Seite bei 0 stellt den Referenzwert einer reinen Olmessung
ohne die Zugabe von Glimmer dar. In der Darstellung wurde die Subtraktion des
Referenzwertes bereits durchgefiihrt, wodurch alle gemessenen CT-Werte den Re-
ferenzpunkt des reinen Ols haben. Nachdem festgestellt wurde, dass die zunichst
konservative Erhohung der Glimmerkonzentration keine merkliche Auswirkung auf
den CT-Wert hatte, wurde die Konzentration stufenweise stiarker bis zu einem End-
wert von ca. -20 HU bei 140kV erhoht (in der Abbildung entspricht dies aufgrund
der Normierung auf das Referenzmaterial dem Wert von ca. 90HU bei 140kV ).
Obwohl in den vorhergehenden Abschnitten bisher immer das 1/h-System zur Dar-
stellung verwendet wurde, soll an dieser Stelle des h/1-System verwendet werden, da
mit dieser Darstellung der Quotient Q der beiden DE-Messwerte direkt als Steigung
der interpolierten Regressionsgeraden abgelesen werden kann (siehe Abschnitt 2.4.4).

Nachdem das Ol als Referenzmaterial von allen Ol/Glimmer-Messpunkten fiir
beide Energien subtrahiert wurde, wurde durch lineare Regression eine Interpolati-
onsgerade durch die DE-Messwerte gelegt. Dabei zeigt sich bei der Auswertung der
Ol/Glimmer-Mischung ein konstanter Quotient von 1,4 (Abb. 3.16).

3.3.2 In-vivo Messungen

Bei den in-vivo Messungen wurden acht Patienten mit Pneumokonioseerkrankung
untersucht, die durch verschiedene Ursachen ausgelést wurde. Acht Patienten wa-
ren einer erhohten Silikatbelastung ausgesetzt, wovon bei drei Patienten bekannt
war, dass sie in dem gleichen Kosmetikunternehmen arbeiteten und einer erhéhten
Glimmerexposition ausgesetzt waren, wobei der Typ des Glimmers bei allen drei
Patienten gleich war. Bei zwei weiteren Patienten, war die Ursache der Pneumo-
koniose nicht bekannt, doch wurden diese Patienten dennoch in die Untersuchung
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Glimmer- und Ol-Mischung
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Abbildung 3.15: Messungen eines Ol/Glimmer-Gemisches mit stetig steigender Glim-
merkonzentration. Der erste Wert von links stellt die Kalibriermessung dar. Hier wur-
de reines Ol gemessen, um einen konstanten Kalibrierwert zu erhalten, der bei den
folgenden Messungen als Referenzpunkt dienen soll. Die dargestellten Messwerte sind
bereits auf das Referenzmaterial normiert. Im Anfangsbereich zeigt sich zunéachst ei-
ne Haufung der Messwerte, da zu Beginn die Konzentration zu konservativ erhéht
wurde, was keinen merklichen Anstieg des HU-Wertes zeigte.
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Glimmer- und Ol-Mischung (interpoliert)
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Abbildung 3.16: Darstellung der DE-Messwerte fiir Glimmer nach Subtraktion des
Referenzmaterials (blaue Kreise). Die rote durchgezogene Gerade stellt die Interpo-
lation einer Regressionsgeraden durch die gemessenen DE-Werte dar. Die Steigung
der Geraden betrigt ca. 1,4.
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mit aufgenommen, um festzustellen, ob die Methode zur Differenzierung von Silikat
und Kalzium angewendet werden kann. Weitere zwei Patienten hatten eine erhohte
Kalkablagerung in den Alveolen. Die Aufnahmeparameter der Akquisition konn-
ten leider nicht mehr festgestellt werden, es kann jedoch davon ausgegangen werden,
dass diese dem bereits in den in-vitro Messungen verwendeten Protokoll entsprechen.

In den folgenden Untersuchungen wurden die DE-Messwerte der acht Patienten
ausgewertet und analog zu den Phantommessungen ein Referenzmaterial gemessen.
Da sich die Ablagerungen des Silikats bzw. Kalks in den Alveolen bzw. Lymphknoten
befinden, wurde eine ROI an diesen Stellen bei gesunden Patienten gemessen und
zur Korrektur der DE-Messwerte verwendet. Dabei wurde ein Wert von 50 HU fiir
das 80kV -Bild und ein Wert von 30 HU fiir das 140kV -Bild gemessen. Die DE-
Messwerte wurden analog zur in-vitro Darstellung in ein h/l-Diagramm eingetragen
(Abb. 3.17). Bei jedem Patienten wurden 25 verschiedene ROIs gemessen. Fiir jede
Gruppe eines bekannten Typs wurde eine lineare Regression durchgefiihrt und eine
Separationsgerade durch die jeweilige Punktwolke der Materialgruppe gelegt (Abb.
3.18). In beiden Darstellungen wurde, analog zur in-vitro Messungen, das Referenz-
material zur Normierung von den realen Messwerten subtrahiert.

Durch die Interpolationsgeraden in Abb. 3.18 kann nun durch eine lineare Tren-
nung und durch Auswertung der DE-Messdaten eine Zuordnung der DE-Messwerte
zu einem Material getroffen werden. Dabei ist festzustellen, dass die Silikatmessun-
gen einen Quotienten von 1,3 aufweisen, wiahrend die kalziumhaltigen Materialien
einen Quotienten von ca. 1,5 haben. Der Quotient fiir kalziumhaltige Materialien
wird auch in dem Algorithmus zur 3-Material-Zerlegung verwendet und stellt an die-
ser Stelle eine gute Ubereinstimmung mit bereits vorhandenen Messungen dar (siche
Abschnitt 3.2). Die Messungen des unbekannten Materials befinden sich mit einem
Quotienten von 1,4 dazwischen.

3.3.3 Zusammenfassung der Ergebnisse

Die Detektion von Silikaten und deren Separation von kalziumhaltigen Materialien
mittels einer Dual-Energy Akquisition stellt eine besondere Herausforderung dar,
da sich die Quotienten beider Reinmaterialien nur wenig unterscheiden und durch
Rauschen und Bildartefakte stark beeinflusst werden kénnen. In den in dieser Arbeit
durchgefiihrten in-vitro Messungen stellte sich zunéchst ein Quotient fiir Glimmer
in einer Ol/Glimmer-Mischung von 1,4 dar.
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In-vivo Silikat/Kalzium Messungen
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Abbildung 3.17: In-vivo Auswertung realer Patientendaten mit Pneumokonioseer-
krankung. Die roten, mit + dargestellten Messpunkte, stellen Glimmerdaten dar.
Griine (0) Messpunkte sind unbekannte Materialien, blaue * stellen Kalzium Mess-
werte dar.
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In-vivo Silikat/Kalzium Messungen {interpoliert)
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Abbildung 3.18: Lineare Regression durch die verschiedenen Materialien. Wéhrend
die bekannten Silikosepatienten mit Silikatablgerungen einen Quotienten von 1,3
haben, zeigen die Patienten mit Kalkablagerungen einen Quotienten von ca. 1,5. Die
Patienten mit unbekannter Einlagerung liegen bei einem Quotienten von 1,4.
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In den darauf folgenden in-vivo Patientenmessungen, die an einer Pneumoko-
niose erkrankt sind, wurden acht Patienten mit bekannter Ablagerung untersucht
und ausgewertet. Mittels einer linearen Regression durch die DE-Messwerte der
Patienten mit Silikatablagerung konnte ein Quotient von 1,3 ermittelt werden. Fiir
Patienten mit kalziumhaltigen Ablagerung wurde ein Quotient von 1,5 ermittelt, der
in etwa den bereits vorhanden Messungen entsprach, die auch fiir die Knochen-Tod-
Trennung durchgefiihrt wurden. Fiir das in zwei Patienten abgelagerte, unbekannte
Material wurde ein Quotient von 1,4 ermittelt, der exakt dem reinen Silikat entprach.

Die Charakterisierung und Separation von Silikatablagerungen gegeniiber norma-
len asymptomatischen Kalkablagerungen in der Lunge mittels Dual-Energy Auswer-
tungen scheint durch geschickte Wahl der Trenngeraden moglich. Offensichtlich ist
ein Quotient von ca. 1,4 eine guter Wert, um eine Separation von Silikaten und kalzi-
umhaltigen Strukturen durchzufiihren. Dennoch konnen die Messwerte nicht direkt
voxelweise gemessen und ausgewertet werden, sondern miissen durch eine Mittelung
des umgebenden Bereichs berechnet werden, um das Voxelrauschen zu reduzieren.
Eine Mittelung von ca. 27 — 125 Umgebungsvoxeln hat sich in diesen Untersuchun-
gen als sinnvoll herausgestellt. Weitere Untersuchungen zur Verifikation dieser Fr-
gebnisse sind noétig. Die Exaktheit der gemessenen Quotienten muss anhand von
in-vitro Messungen aufgrund der vielfiltigen chemischen Zusammensetzungen von
Silikaten nochmals {iberpriift werden. Weitere Patienten mit bekannten Silikat- bzw.
Kalziumablagerungen miissen untersucht werden. Bei vorhandener Biopsie wére eine
chemische Analyse wiinschenswert.



Zusammenfassung

In dieser Arbeit wurden verschiedene Aspekte der Dual-Energy Computertomo-
graphie untersucht. Dabei lag im Kapitel 1 der Fokus auf der Darstellung der
physikalischen Grundlagen, die als Basis fiir die weiterfiihrenden Kapitel dienen soll-
ten. Ziel dabei war es, die bereits aus dlteren Publikationen erforschten Erkenntnisse
zusammenzufassen, um diese in eine einheitliche Form zu bringen. Diese Grundlagen
sind fiir das Verstandnis von Dual-Energy essentiell, weshalb darauf geachtet wurde,
die Vollstandigkeit dieser Erkenntnisse zu wahren. Die Modellierungen und Approxi-
mationen des Wirkungsquerschnitts bzw. linearen Schwichungskoeffizienten standen
dabei zwar im Mittelpunkt, doch war es aufgrund der Fiille an Publikationen zu
diesem Thema nicht moglich, alle Gesichtspunkte zu beleuchten. Aus diesem Grund
wurden nur gingige Modelle der Streu- und Absorptionsprozesse dargestellt. Dazu
durchgefiihrte Analysen zeigten dabei auch, dass die exakte Modellierung der fiir
Dual-Energy relevanten Parameter, durch den Einfluss von Artefakten und Quanten-
rauschen, keine merklichen Auswirkungen auf die Auswertungen von Dual-Energy
Messwerten hat.

In Kapitel 2 wurden die technischen Grundlagen der Dual-Energy CT dargestellt
und ndher auf die verschiedenen Messsystemkonfigurationen eingegangen, wobei die
Konfiguration des Messsystems des in dieser Arbeit verwendeten Gerétes genauer
betrachtet wurde (zwei Detektoren und zwei Rontgenstrahlersysteme jeweils um 90 °
gegeneinander versetzt). Anschliefend wurden im Rahmen dieser Arbeit Messungen
durchgefiihrt, um den Einflufs verschiedener Parameter auf Dual-Energy Messwerte
zu ermitteln. Dafiir wurden zunéchst verschiedene Darstellungsformen eingefiihrt, die
eine bessere Visualisierung von DE-Messdaten erlauben (siche Abschnitt 2.2.1). Die
darauf folgenden Messungen beschrankten sich auf die Optimierung der im verwen-
deten Gerdt vorhandenen Spannungskombinationen. Diese Untersuchungen sind fiir
Dual-Energy Messungen von besonderer Bedeutung, da sich durch die verwendeten
Spannungskombinationen die Giite bzw. Qualitdt der DE-Messung und der zugeho-
rigen DE-Aufspaltung definiert (sieche Abschnitt 2.2.2). Anhand dieser Messungen

145



146 3. Anwendungen von Dual-Energy CT

wurde ermittelt, dass sich die Spannungskombinationen am besten eigenen, deren
effektive Energien am weitesten voneinander entfernt liegen. Hierbei ergab sich fiir
das untersuchte Gerit eine optimale Spannungskombination von 80kV bzw. 140kV .

Anhand der ermittelten Spannungskombination wurde der Einfluss der applizier-
ten Dosis auf das Bildrauschen bestimmt. Ziel dabei war es, zu ermitteln, welche
Dosiskombination nétig ist, um in beiden DE-Bildvolumina anndhernd gleiches Bild-
punktrauschen zu erhalten. Hierzu wurde der Rausch-Quotient 7 eingefiihrt. Zur
Bestimmung der optimalen Dosis (Abschnitt 2.2.3) wurden Messungen an zylin-
drischen bzw. elliptischen Wasserphantomen mit unterschiedlichen Durchmessern
durchgefiihrt. Die elliptischen Wasserphantome sollten dabei den Einfluss der Asym-
metrie eines Objekts simulieren. Resultat dieser Messungen war, dass ein konstantes
Stromverhéltnis von ca. 1:3 notwendig ist, um in beiden DE-Bildvolumina gleiches
Bildpunktrauschen zu erhalten. Wobei die héhere Dosis auf dem niederenergetischen
System (80kV ) appliziert werden muss, da durch Strahlaufhdrtungsartefakte und
die Absorption der niederenergetischen Rontgenquanten im durchstrahlten Objekt
ein hoheres Bildpunktrauschen zu messen ist.

Zuséatzlich zur Messung der optimalen Dosiskombination wurde die Wirkung des
Patienten- bzw. Phantomdurchmessers auf das Bildrauschen bestimmt (Abschnitt
2.2.4). Dabei wurde ermittelt, dass fiir Phantome mit einem mittleren Durchmesser
bis zu 30 cm die effektive Abweichung des Rausch-Quotienten vernachlissigbar ge-
ring ist, wobei jeweils zwischen zentraler und peripherer Messungen unterschieden
werden muss, da das Rauschen in zentralen ROIs gréfer als in peripheren ROIs ist.
Bei steigendem mittleren Durchmesser konnte man jedoch erkennen, dass ab einem
Phantomdurchmesser von 30 cm die Abweichungen des Rausch-Quotienten drastisch
anstiegen. Daraus folgt, dass fiir Phantome ab einem Durchmesser von 30 cm die Do-
sis angepasst und erhéht werden muss. Da dies aufgrund der Absorption der niede-
renergetischen Rontgenquanten nur bis zu einem gewissen Mak durchgefiihrt werden
kann (ungeniigende Anzahl an Réntgenquanten, um ein auswertbares Messsignal zu
erzeugen), muss festgestellt werden, dass Patienten ab einem mittleren Durchmes-
ser von 30cm aufgrund des Rauschens eine merklich verschlechterte Dual-Energy
Analyse aufweisen.

Abschliefsend wurden verschiedene theoretische und algorithmische Grundlagen
erarbeitet und erldutert, wobei zum Teil auf bereits bestehende Algorithmen zu-
riickgegriffen wurde [87, 83]. Da in dieser Arbeit keine Auswertung anhand von
CT-Rohdaten erfolgte, wurden ausschliefllich post-processing Methoden auf Basis
der rekonstruierten Pixeldaten erarbeitet. Dabei wurde zunéchst auf die Mittelwert-
bildung zweier DE-Datensitze eingegangen. Hierbei wird durch Mittelwertbildung
ein Dosisdquivalent eine Single-Energy Akquisition bei ca. 120kV erzeugt, um das
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Bildpunktrauschen zu reduzieren, da sich bei DE-Akquisitionen die applizierte Dosis
auf beide Messsysteme verteilt. An dieser Stelle wurden zwei Algorithmen entwi-
ckelt, die das Rauschen global oder lokal reduzieren (Abschnitt 2.4.1 und 2.4.2). Im
Anschlufs wurden zwei Algorithmen vorgestellt, die fiir sich alleine keine besondere
Relevanz aufweisen, in Kombination jedoch, mit Hilfe des aus Differenz und Quotient
gebildeten Dual-Energy-Index, eine bedingte Aussage iiber die atomare Zusammen-
setzung des gemessenen Materials geben (Abschnitt 2.4.3 — 2.4.5). Weiterhin wurde
die 2- bzw. 3-Material-Zerlegung erlautert, die in verschiedenen, bereits bestehenden,
Applikationen eingesetzt werden (z.B. Nierensteinanalyse, Bone-Removal). Zuletzt
wurde ein Algorithmus zur Erzeugung virtueller, monoenergetischer Energiebilder
erarbeitet, mit dessen Hilfe es moglich ist — unabhingig von den verwendeten Dual-
Energy Energien (80/140kV ) — zusétzliche CT-Bilder zu erzeugen, deren virtuelle
Energie innerhalb der beiden Akquisitionsenergien liegt.

Kapitel 3 zeigt schlieklich die in dieser Arbeit entwickelten Algorithmen und
Untersuchungen auf, die basierend auf den Erkenntnissen der vorhergegangenen Si-
mulationen und Phantommessungen erstellt wurden. Dabei wird in Abschnitt 3.1 auf
die Untersuchungen energieselektiver Kontrastmittel eingegangen, die mit Hilfe ei-
ner Dual-Energy Akquisition zur Verbesserung des Kontrast-zu-Rausch-Verhéltnisses
(CNR) beitragen kénnen. Hierbei wurde festgestellt, das Tod aufgrund seiner chemi-
schen Bindung und der damit verbundenen atomaren Zusammensetzung (Dichte, ef-
fektive Ordnungszahl) am besten geeignet ist. Die Messungen weiterer Kontrastmittel
zeigten keine Verbesserung des CNR verglichen zu lod. Lanthan, welches theoretisch
ein besseres CNR aufweisen sollte (hthere Ordnungszahl und Dichte), ist durch die
Einbettung in Chelatkapseln in seiner Dichte und effektiven Ordnungszahl reduziert
und erzeugt dadurch verglichen zu lod, keinen Anstieg des CNR.

Ein weiterer Algorithmus, der einen Grofteil der Zeit dieser Arbeit einnahm, war
die Weiterentwicklung des auf der Auswertung von Dual-Energy-Daten basierenden
Bone-Removal-Algorithmus (Abschnitt 3.2). Die Grundlage der Trennung von Kno-
chen und Tod stellte die Auswertung der 3-Material-Zerlegung dar [83], mit deren
Hilfe ein DE-Messwert in die Bestandteile Knochen, Tod und Gewebe zerlegt werden
kann. Da diese Auswertung aufgrund von Rauschen und der inhomogenen chemi-
schen Zusammensetzung von Koérpermaterialien nicht immer zu einem exakten Klas-
sifikationsergebnis fiihrt, wurde ein Algorithmus entwickelt, der zusammenhéngende
Knochenbereiche erkennt und markiert, um damit das initiale Klassifikationsergebnis
zu verbessern. Die gefundenen Knochenareale werden dabei aus dem Volumendaten-
satz entfernt und verbessern somit die Sicht auf das vaskuldre System. Ein Problem
der Auswertung war jedoch, dass auch kalzifizierte Plaques als Knochen erkannt und
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deshalb automatisch entfernt wurden. Aus diesem Grund wurde ein Algorithmus
entwickelt, der zusammenhangenden Knochenregionen markiert und eine Statistik
der gefundenen Parameter (Groke der Region, Grenzflichen an Iod) aufstellt. Durch
Auswertung dieser Parameter konnten falsch klassifizierte Plaques erkannt werden.
Weiterhin machte es dieser Algorithmus méglich, kalzifizierte Plaques wihrend der
Darstellung des Datensatzes durch den Benutzer selektiv ein- und ausblendbar zu
machen.

Die letzte Untersuchung dieser Arbeit befasste sich mit der Messung von Silikat-
ablagerungen in der Lunge, da diese Ablagerungen zu erheblichen gesundheitlichen
Problemen fithren konnen (Abschnitt 3.3). Ziel war es, kalzifizierte Areale von Si-
likatablagerungen in den Alveolen bzw. Bronchien zu unterscheiden. Dazu wurden
zundchst in-vitro Messungen mit besonders feinkérnigem Silikatstaub gemacht, um
die theoretische Machbarkeit und das Potential fiir Dual-Energy zu untersuchen.
Dabei stellte sich heraus, dass sich fiir den Silikatstaub ein DE-Quotient von ca.
1,4 ausbildet. Dieser Wert liegt nahe an dem bereits bekannten DE-Quotienten von
Knochen (ca. 1,5), was eine Auswertung bzw. Trennung von Silikat und Knochen er-
schwert. Die in-vivo Messungen zeigten jedoch, dass sich der abgelagerte Silikatstaub
in Verbindung mit Gewebe zu einem Wert von 1,3 reduziert. Es wurde ermittelt,
dass eine lineare Trennung zur Separation von Silikat und Knochen durch einen DE-
Quotienten von 1,4 moglich wire. Dieser Wert stellt eine grobe Schitzung dar, die
anhand eines geringen Patientenkollektivs ermittelt wurde. Um eine konkrete Aussa-
ge zu treffen, miissen weitere Untersuchungen mit einem groferen Patientenkollektiv
durchgefiihrt werden, bei denen die exakte Zusammensetzung der Ablagerung durch
Biopsie oder durch spektrale Analysen ermittelt wurde.

Die Anwendungen der Dual-Energy Computertomographie stellen eine bedeu-
tende Neuerung der radiologischen Diagnostik und der interventionellen Radiologie
dar, wobei die in dieser Arbeit vorgestellten Algorithmen und Analysen nur einen
Bruchteil des moglichen Potentials aufzeigen. Insbesondere in der Tumordiagnostik
lassen sich neue Diagnosemoglichkeiten erschliefsen, die in Folgearbeiten niher un-
tersucht werden sollten. So weisen offensichtlich chemotherapeutische Medikamente
die Eigenschaft zur Einlagerung von hohen effektiven Ordnungszahlen in Sarkomen
auf [110], die mit Hilfe von Dual-Energy erkannt werden kénnten. Insbesondere der
Therapieverlauf bei der Behandlung von GIST-Tumoren unter der Gabe von Anti-
angiogenesehemmern (z. B. Imatinib oder Sunitinib) stellt eine Herausforderung dar,
um das Ansprechen der Tumortherapie quantifizieren zu konnen [29].

Zusétzlich stellt der Einsatz des Dual-Energy Bone-Removals eine erhebliche Ar-
beitserleichterung und Zeitersparnis dar, die es zu verbessern gilt. Durch den Einsatz
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und die Kombination verschiedener Bildverarbeitungsalgorithmen (z.B. neuronale
Netze oder Clusteringverfahren) konnte die Geschwindigkeit und Qualitét der jetzi-
gen Segmentierungsergebnisse erheblich verbessert werden.
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