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ABSTRACT

Optimization of computed tomography with photon-counting detec-
tors by spectral pre-filtration

INTRODUCTION

Computed tomography (CT) is a powerful tool for medical imaging al-
lowing for fast and reliable diagnoses in disciplines like emergen-
cy treatment or oncology. CT is an x-ray-based tomographic method,
where an x-ray tube and a detector are mounted on a rotating gantry.
The intensity of the attenuated x-ray beam is measured from different
angles and enables the reconstruction of tomographic slices of the ex-
amined subject. For signal detection, current CT scanners employ an
energy-integrating detectors (EIDs) that measure an integrated signal of
the number of impinging photons weighted with their energy.

Photon-counting detectors (PCDs) for the detection of x-rays in CT
devices promise advantages for medical imaging and are therefore of
great interest in current academic and industrial research. In contrast
to EIDs, PCDs offer information on the spectral distribution of the
x-ray photons by counting the number of photons within selectable
energy ranges (bins). This spectral information can add clinical value
to the CT examination, in particular with respect to detection and
discrimination of different materials.

The signal of the PCDs is exposed to deterioration due to small pi-
xel sizes which are necessary to avoid excessive pulse pile-up in the
high-flux regime of clinical CT. At small pixel sizes particular types
of crosstalk (K-escape and charge sharing) between neighboring pixels
lead to multiple counting of single photons at lower energies. Pre-
vious simulation studies and experiments by other authors revealed
a possible optimization of the pre-patient x-ray spectrum by K-edge
filters mounted between x-ray tube and the subject to be examined.
However, neither were all aforementioned physical effects incorpora-
ted in the detector model of the simulations nor provided the expe-
rimental setup a geometry suitable for clinical CT examinations. The
purpose of this study was to find and evaluate (in both simulations
and experimental measurements) pre-patient x-ray filters that impro-
ve spectral imaging with a whole-body photon-counting CT prototy-
pe scanner suitable for clinical examinations at the required photon
fluxes.
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METHODS

For a typical and clinically relevant task of iodine-bone separation, va-
rious filter materials and filter thicknesses were examined. To assess
the image quality several quality metrics were utilized: These are the
squared dual-energy contrast-to-noise ratio of iodine and bone (DEC?),
the optimally weighted and squared contrast-to-noise ratios for iodine
(CNR7?) and bone (CNRg), and the squared noise in water in the low
and high energy bin images (02 and 0%,). A detector model was de-
veloped for the simulations, which is able to model spatio-energetic
cross-talk at clinically relevant photon fluxes.

Initially, using pencil beam simulations, the number of potential fil-
ter materials was reduced to one, which was then studied thoroughly
in image simulations and measurements using a PCD-CT prototype
system. Different patient dimensions were considered by investiga-
ting the phantom diameters 10, 20, 30, and 40 cm. Further parameters
varied were the acceleration voltage (kV) and the energy limits of the
bins. The patient dose in terms of the computed tomography dose index
(CTDI) was kept constant for different pre-patient filter materials and
filter thicknesses by adapting the photon flux. In this thesis, a normal
dose and an ultra-low dose scenario were considered as the x-ray out-
put of the tube cannot be increased arbitrarily. Measurements were
carried out using a photon-counting prototype CT system (SomaTom
CounT, Siemens Healthineers, Forchheim, Germany) which was ope-
rated with two adjustable energy windows (bins). The detector model
was adapted to the geometry of the prototype scanner.

RESULTS

Based on the pencil beam simulations, hafnium (Z = 72) with a K-
edge at 65.4keV emerged to be the most promising candidate for
the improvement of spectral imaging. Using hafnium, the increase
of DEC? was 16 % almost independent of the phantom diameter. In
the following, results are described for a phantom diameter of 20 cm.
Results for other diameters (10, 30, and 40 cm) were comparable.

In the normal dose scenario at 140kV tube voltage, a 50 um hafni-
um foil was attached to an aluminum layer of 1.5 mm. In simulations
the DEC? changed compared to no additional filter by a factor of
1.12(1), CNR} by 0.97(1), CNR3 by 0.98(1), O'% by 0.99(3), and G%l by
0.97(8). Numbers in parentheses represent the absolute uncertainty of
the measurements in the least significant digits. In the prototype expe-
riments, the DEC? changed compared to measurements without ad-
ditional filter by a factor of 1.17(8), CNR? by 0.94(5), CNR by 0.96(4),
07 by 1.01(4), and 0%, by 0.94(5). Experimental results were in good
agreement with the simulations (also when individual results prior to
averaging were compared). Simulations at 120kV changed the afore-
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mentioned relative figures of merit to 1.13(8), 1.01(1), 1.03(2), 0.96(5),
and 0.94(21) compared to no additional filter at the same voltage set-
ting.

In the ultra-low dose simulations with a 500 pum hafnium foil atta-
ched to an aluminum layer of 1.5 mm at 140kV, the relative figures
changed to 1.80(6), 1.00(1), 1.05(1), 0.88(4), and 0.82(11), respective-
ly. At 120kV they changed to 1.63(11), 1.48(2), 1.44(1), 0.65(3), and
0.97(20). Comparing the absolute figures of merit at the different tu-
be voltages reveals the full potential of using hafnium as the K-edge
filter material. In conventional CT, the spectral separation at a tube
voltage of 140 kV outperforms the one at 120 kV. Using a 500 um
hafnium filter at 120 kV, nearly equal spectral properties compared to
140kV were achieved while at the same time substantially improved
squared contrast-to-noise ratios (78 % increase of iodine and 58 % of
bone CNR?) were found.

CONCLUSION

The signal of PCDs used in CT is deteriorated by K-escape and char-
ge-sharing effects, which lead to multiple counting of single photons
at low energies. In this thesis, for the first time the emitted x-ray spec-
trum was optimized in the context of a high-flux capable whole-body
photon-counting CT prototype with small pixel sizes. K-edge pre-pa-
tient filter materials, e. g. hafnium, enabled improvement of spectral
properties (17 % increase of DEC? in experiments with a thin 50 um
hafnium filter or 8o % increase in simulations with a thick 500 um haf-
nium filter). Alternatively, the improvement of image quality could
be invested in dose reduction. In clinical routine, a K-edge filter is
especially relevant for spectral examinations at very low doses or for
pediatric examinations as a thick (500 um) filter can be used in these
scenarios.



ZUSAMMENFASSUNG

EINLEITUNG

Die Computertomographie (CT) ist ein wertvolles Werkzeug fiir die me-
dizinische Bildgebung, da sie schnelle und verldssliche Diagnosen
in Bereichen wie der Notfallversorgung und Onkologie ermoglicht.
Die CT ist ein rontgenbasiertes Schnittbildverfahren, bei dem Ront-
genrohre und Rontgendetektor an einer rotierenden Gantry montiert
sind, um die Schwéachung der Réntgenstrahlung durch den Patienten
aus verschiedenen Richtungen zu messen und aus diesen Daten an-
schlieflend Schnittbilder zu rekonstruieren. Zur Messungen der Ront-
genstrahlung werden in heutigen klinischen CT-Scannern energieinte-
grierende Detektoren (EIDs) verwendet. Diese messen das integrierte
Signal aus der Anzahl der auftreffenden Photonen, gewichtet mit ih-
rer jeweiligen Energie.

Ein Gegenstand aktueller Forschung und Entwicklung sind photo-
nenzihlende Detektoren (PCDs) zur Messung der Rontgenstrahlung in
der CT. Im Gegensatz zu konventionellen EIDs ermdoglichen PCDs
Informationen tiber die spektrale Verteilung der Photonen zu mes-
sen, indem sie die Anzahl der Photonen in einstellbaren Energiefens-
tern (Bins) zdhlen. Diese spektrale Information kann einen klinischen
Mehrwert liefern und ist vor allem fiir die eindeutige Erkennung und
Unterscheidung verschiedener Materialien von grofiem Interesse.

Die spektrale Information von PCDs wird in der Praxis durch klei-
ne Pixelgrofien beeintrachtigt, die notig sind, um tiberméfiige Puls-
anhdufung bei den hohen Photonenfliissen der klinischen CT zu ver-
meiden. Bei kleinen Pixelgrofien fiihren jedoch spezielle Arten des
Ubersprechens (K-escape und Ladungsteilung) zwischen benachbarten
Pixeln zu Mehrfachzdhlungen einzelner Photonen bei verschiedenen
Energien. Bereits veroffentlichte Experimente und Simulationsstudi-
en von anderen Autoren deuten auf eine mogliche Verbesserung der
spektralen Bildgebung durch Vorfilter mit einer K-Kante im Rontgen-
spektrum hin. Jedoch wurden in den verwendeten Detektormodel-
len weder alle relevanten physikalischen Effekte berticksichtigt, noch
wurden die Experimente in einer fiir die klinische CT tauglichen De-
tektorgeometrie durchgefiihrt. Das Ziel dieser Arbeit war es daher,
in einem realistischen Szenario eines Ganzkorper-CT-Prototyps mit
PCD und bei klinisch erforderlichen Photonenfliissen geeignete Vor-
filter zu ermitteln und anschlieffend in Simulationen und experimen-
tell zu bewerten, inwiefern diese eine Verbesserung der spektralen
Bildgebung ermdglichen.
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METHODEN

Fiir die klinisch relevante Aufgabe einer Materialunterscheidung von
Knochen und Iod wurden verschiedene Filtermaterialien und -dicken
untersucht. Die folgenden Metriken wurden fiir die Bewertung der
Bildqualitdt verwendet: Das quadrierte Dual-Energy-Kontrast-Rausch-
Verhiiltnis von lod und Knochen (DEC?), das optimal gewichtete und
quadrierte Kontrast-Rausch-Verhiltnis von Iod (CNR7) und Knochen
(CNRZ) und das quadrierte Rauschen der CT-Werte von Wasser im Nied-
rig- und Hochenergiebild (07 und o%,). Fiir die Simulationen wurde
ein Detektormodell entwickelt und validiert, welches raumlich-zeitli-
ches Ubersprechen zwischen den Pixeln bei klinisch relevanten Pho-
tonenfliissen realistisch modelliert.

Zunidchst wurde in Nadelstrahlsimulationen ein Filtermaterial iden-
tifiziert, welches dann genauer in vollstaindigen Tomographiesimula-
tionen und experimentellen Messungen an einem CT-Prototyp unter-
sucht wurde. Um verschiedene Patientenanatomien zu berticksichti-
gen wurden die Untersuchungen mit Phantomen mit Durchmessern
von 10, 20, 30 und 4ocm durchgefiihrt. Des Weiteren wurden die
Rohrenspannung und die Energiegrenzen der Energie-Bins variiert.
Die Strahlenexposition in Form des Computertomographie-Dosisindex
(CTDI) wurde fiir die verschieden Filtermaterialien und -dicken kon-
stant gehalten, indem der Photonenfluss angepasst wurde. Da der
Roéhrenstrom in der Praxis nicht beliebig hoch gewidhlt werden kann,
wurde in dieser Arbeit ein Szenario mit normaler und eines mit ultra-
niedriger Dosis betrachtet. Diese werden im Folgenden als spektrale
Routineuntersuchung und als spektrale Ultraniedrigdosisuntersuchung be-
zeichnet. Die experimentellen Messungen wurden an einem CT-Pro-
totyp mit PCD (Somarom CounT, Siemens Healthineers, Forchheim)
durchgefiihrt, welcher zwei einstellbare Energie-Bins bietet. Die frei-
en Parameter des Detektormodells wurden zuvor an diesen Prototyp
angepasst.

ERGEBNISSE

Das Material Hafnium (Z = 72) mit einer K-Kante bei 65,4 keV hat
sich in den Nadelstrahlsimulationen bei den untersuchten Phantom-
durchmessern als vielversprechender Kandidat herausgestellt. Die Er-
hohung des DEC? lag fast durchmesserunabhingig bei 16 %. Im Fol-
genden werden nur die Ergebnisse bei einem Durchmesser von 20cm
berichtet. Die Ergebnisse der anderen untersuchten Durchmesser (10,
30 und 40 cm) waren vergleichbar.

Fiir die spektralen Routineuntersuchung mit 140kV Rohrenspan-
nung wurde eine 50 um Hafniumfolie auf einer 1,5 mm dicken Alu-
miniumtrdgerplatte befestigt. In den Simulationen dnderte sich die
Messgrofie DEC? um den Faktor 1,12(1), CNR7 um 0,97(1), CNRj um
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0,98(1), cr% um 0,99(3) und G}a um 0,97(8). Die Zahlen in Klammern ge-
ben die absolute Messunsicherheit der letzten signifikanten Stellen an.
Im Experiment am Prototyp wurde die Messgrofie DEC? durch den
Hafniumfilter um den Faktor 1,17(8), CNR? um 0,94(5), CNR3 um
0,96(4), 0% um 1,01(4) und 0 um 0,94(5) gedndert. Die experimen-
tellen Messwerte befinden sich — auch bei Analyse der Einzelwerte
vor der Mittelung — in guter Ubereinstimmung mit den Simulationen.
Simulationen bei 120kV dndern die zuvor genannten relativen Bild-
qualitdtsmetriken auf 1,13(8), 1,01(1), 1,03(2), 0,96(5) und 0,94(21) im
Vergleich zu den Werten ohne Zusatzfilter bei derselben Rohrenspan-
nung.

Bei der simulierten spektralen Ultraniedrigdosisuntersuchung mit
einer 500 um dicken Hafniumfolie auf einem ebenfalls 1,5 mm dicken
Aluminiumtrdger bei 140kV waren die relativen Metriken jeweils
1,80(6), 1,00(1), 1,05(1), 0,88(4) und 0,82(11). Bei 120kV lagen diese
bei 1,63(11), 1,48(2), 1,44(1), 0,65(3) und 0,97(20). Vergleicht man die
Qualitatsmetriken bei den untersuchten Rohrenspannungen, so zeigt
sich das Potential eines K-Kanten-Filtermaterials wie Hafnium deut-
lich. Normalerweise ist die spektrale Trennung bei 120kV geringer
als bei 140kV. Mit 500 um dicken Hafniumfilter bei 120kV lief3 sich
eine anndhernd gleiche spektrale Trennung wie bei 140kV erreichen,
wahrend gleichzeitig eine wesentliche Verbesserung des CNR* von
Iod um 78 % und Knochen um 58 % eintrat.

SCHLUSSFOLGERUNG

Das Messsignal von PCDs, welche in der CT verwendet werden, wird
durch die Effekte K-escape und Ladungsteilung negativ beeinflusst.
Diese fiihren dazu, dass Photonen mehrfach und bei unterschiedli-
chen Energien gezdhlt werden. In dieser Arbeit wurde zum ersten
Mal das Rontgenspektrum fiir PCDs in einem klinisch realistischen
Szenario mit hohen Photonenfliissen und kleinen Pixelgrofien opti-
miert, wie sie fiir klinische PCD-Ganzkodrpercomputertomographen
erforderlich sind. Filtermaterialien mit einer K-Kante im Rontgen-
spektrum, wie zum Beispiel Hafnium, ermoglichen eine Verbesse-
rung der spektralen Eigenschaften (17 % Verbesserung des DEC? im
Experiment mit diinnem 50um Hafniumfilter bzw. 80 % Verbesse-
rung in der Simulation mit dickem 500 um Hafniumfilter). Alterna-
tiv liese sich an Stelle der Verbesserung der Bildqualitit eine Dosis-
reduktion realisieren. Dies ist in der Praxis besonders relevant fiir
Untersuchungen mit ultra-niedriger Strahlenexposition oder bei pad-
iatrischen Untersuchungen, da hier ein dicker (500 um) Filter mit K-
Kante verwendet werden kann.
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Teil I

EINLEITUNG UND GRUNDLAGEN

Als Basis fiir das Verstdndnis dieser Arbeit werden physi-
kalische Grundlagen der Wechselwirkung von Strahlung
mit Materie restimiert sowie der Stand der Technik in der
klinischen Computertomographie, der spektralen Bildge-
bung und der Stand der Entwicklung von photonenzéh-
lenden Detektoren in der Computertomographie beschrie-
ben.






EINLEITUNG

Die Computertomographie (CT) ist ein etabliertes und gut optimier-
tes Diagnoseverfahren in der Medizin, welches die durch ein Ob-
jekt geschwidchte Rontgenstrahlung von mehreren Einstrahlwinkeln
nutzt, um daraus mittels Rekonstruktionsalgorithmen Querschnitts-
bilder des Objekts zu erzeugen [2]. Es ist daher von grofier Relevanz
fiir die medizinische Diagnostik, z. B. in der Notfallversorgung [3], da
es schnell und nicht-invasiv* Einblick in den Menschen gewdihrt.

Die sich in der Forschung befindlichen photonenzidhlenden Detek-
toren (PCDs) als Alternative zu den bisher genutzten energieintegrie-
renden Detektoren (EIDs) besitzen das Potential die CT substantiell zu
verbessern. Diese Arbeit leistet einen Beitrag zu deren Optimierung
fiir die klinische CT.

Bei der dabei zur Bildgebung eingesetzten Rontgenstrahlung han-
delt es sich um eine ionisierende Strahlung, die im Menschen teilwei-
se gestreut, absorbiert oder transmittiert wird. Das Verhiltnis von ab-
sorbiertem zu transmittiertem Anteil stellt im wesentlichen die Bild-
information dar. In einem heutigen CT-Scanner wird die Strahlung
von der Rontgenrdhre ausgesendet, durchstrahlt das zu untersuchen-
de Objekt und wird von Rontgenstrahlungsdetektoren, die auf einem
Bogen angeordnet sind, gemessen. Diese Messanordnung ist in ei-
ner sogenannten Gantry montiert und rotiert um das Objekt, um die
Schwichungsinformationen von allen Durchstrahlrichtungen zu er-
halten. Die erhaltene Schwachungsinformation stellt eine Projektion
dar, also eine Uberlagerung aller spezifischen Schwichungswerte der
in Strahlrichtung durchdrungenen Materialien. Diese tiberlagerte In-
formation wird mit Rekonstruktionsalgorithmen wieder in raumlich
getrennte Schwiachungswerte umgerechnet. Um einen dreidimensio-
nalen Volumendatensatz zu erhalten, wird das sich auf einer Liege
befindliche Objekt durch die Messanordnung gefahren [2, 4].

Eine derzeitige Standard-CT-Untersuchung liefert einen dreidimen-
sionalen Schwachungsdatensatz. Diese Schwachungsdaten werden in
die sogenannte Hounsfield-Skala umgerechnet und in Hounsfield-
Einheiten (HU) ausgedriickt. Die Standard-CT bietet daher rein mor-
phologische Informationen tiber das untersuchte Objekt. Materialien
mit unterschiedlicher chemischer Zusammensetzung kénnen densel-
ben Schwachungswert und damit denselben HU-Wert besitzen [2].
Zusétzliche Informationen tiber den Stoffwechsel oder die chemische
Zusammensetzung lassen sich mittels spektraler Bildgebung gewinnen

Im medizinischen Kontext wird die Bildgebung mittels Rontgenstrahlung als nicht-
invasives diagnostisches Verfahren bezeichnet. Dies ist auf mikroskopischer Skala
nicht richtig ist, wie im weiteren Verlauf der Einleitung dargestellt wird.
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[5]. Dabei hat sich die Dual-Energy-Computertomographie (DE-CT)
zur Gewinnung spektraler Informationen etabliert. Mit Hilfe dieser
Technik kann bei kontrastmittelverstarkten CT-Untersuchungen durch
die zusitzliche spektrale Information der native Scan weggelassen
und durch eine virtuelle kontrastmittelfreie Rekonstruktion ersetzt wer-
den. Dies erlaubt eine verkiirzte Untersuchungszeit und eine Reduk-
tion der Strahlenexposition [6].

Die herkommliche CT-Bildgebung basiert auf EIDs, die keine Infor-
mation tiber die Energie der eintreffenden Rontgenstrahlung erfas-
sen konnen. Um hiermit spektrale Bildgebung zu realisieren, miis-
sen verschiedene Rontgenspektren eingestrahlt werden oder es muss
ein zweischichtiger Detektor verwendet werden [5]. Gegenstand der
Forschung sind PCDs, die einzelne Photonen der Rontgenstrahlung
erfassen und aufgrund der Signalamplitude Informationen iiber die
Energie der Photonen gewinnen koénnen [7]. Damit ldsst sich z.B.
mehr als ein Kontrastmittel in einem Scan erfassen und unterschei-
den. Weitere potentielle Vorteile sind eine hohere Auflosung durch
kleinere Detektorelemente ohne Zwischenrdume und eine Verbesse-
rung des Kontrast-Rausch-Verhiltnisses von Iod-konstrastierten Un-
tersuchungen aufgrund der hoheren Effizienz bei niedrigen Energi-
en der Rontgenstrahlung. Des Weiteren wird eine standardisierte CT
ermoglicht, bei der die angegebenen Schwiachungswerte nicht mehr
von den Betriebsparametern der Rontgenrohre abhdngen. Die dafiir
notigen spektralen Informationen ldgen bei der CT mit photonenzah-
lenden Detektoren bei jedem Scan vor [8].

Die Bildgebung mit Rontgenstrahlung muss immer optimiert wer-
den, da bei Absorption und Streuung Energie auf den Menschen {iiber-
tragen wird indem Atome ionisiert werden. Da dabei DNS-Molekii-
le direkt geschddigt werden konnen oder freie Radikale entstehen,
spricht man von einer biologischen Wirksamkeit der Strahlung. Da-
durch konnen zelluldre Fehlbildungen bis hinzu Malignomen entste-
hen [9]. Die pro Kilogramm {iibertragene Energie wird in der Einheit
Gray gemessen. Die daraus abgeleitete effektive Dosis in der Einheit
Sievert berticksichtigt die iibertragene Energie, die Art der Strahlung
und die unterschiedliche Strahlenempfindlichkeit der Organe. Es gibt
auch natiirliche Reparaturprozesse, die DNS-Schédden reparieren. Die
genaue Wirkungsbeziehung zwischen effektiver Dosis und Krebsent-
stehung ist nicht bekannt. In der Gesetzgebung vieler Lander findet
das lineare Modell ohne Schwellwert Anwendung [10], demnach es gilt
jede unnotige Strahlenexposition zu vermeiden und alle Strahlenan-
wendungen nach dem sogenannten ALARA-Prinzip? zu optimieren.
Die CT machte 2012 zwar nur ungefdhr 9 % der radiologischen Verfah-
ren aus, jedoch betrdgt ihr Anteil an der kollektiven effektiven Dosis
durch medizinische Anwendungen 65 % [11]. Dadurch ist es notig
derzeitige und zukiinftige CT-Technologien und -Verfahren auf eine

2 engl. as low as reasonably achievable
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Reduktion der applizierten Strahlendosis hin zu optimieren. Dabei ist
es wichtig immer die Bildqualitdt und Dosis zu betrachten, da beides
mit der Menge der verwendeten Rontgenstrahlung steigt.

Die Bildgebung mit den herkommlichen EIDs wurde bereits iiber
einen langen Zeitraum kontinuierlich verbessert. Diese Arbeit beschéf-
tigt sich mit der Optimierung der Bildgebung von Computertomo-
graphen mit photonenzidhlenden Detektoren und im Speziellen mit
der Optimierung der Energieverteilung innerhalb des eingestrahlten
Rontgenspektrums. Bereits durchgefiihrte Simulationsstudien [12] in
diesem Forschungsfeld haben den Detektor stark vereinfacht model-
liert und Messungen wurden in Laborexperimenten [13] durchge-
fiihrt, die sich nicht in die klinischen Praxis tibertragen liefsen. Im
Rahmen dieser Arbeit wird ein realistisches Detektormodell entwi-
ckelt und verifiziert, das Rontgenspektrum fiir die bessere Unterschei-
dung von Knochen und Iod in Simulationen optimiert und an einem
klinischen CT-Prototyp validiert.

Nach dieser Einleitung werden in Kapitel 2 die physikalischen und
technischen Grundlagen der CT mit der derzeitigen Detektortechnolo-
gie beschrieben. Dariiber hinaus werden Funktionsweise und Eigen-
schaften von photonenzédhlenden Detektoren erkldrt. Den klinischen
Mehrwert, den die spektrale CT ermoglicht und der durch zdhlen-
de Detektoren noch erweitert werden kann, wird in Kapitel 3 darge-
stellt. Physikalische Wechselwirkung und Signalerzeugung eines pho-
tonenzdhlenden Detektors im Prototypstadium werden in Kapitel 4
beschrieben und in Kapitel 5 wird das fiir diese Arbeit verwende-
te Prototypsystem vorgestellt. Nach dieser Darstellung der Grundla-
gen und des Stands der Technik werden in den folgenden Kapiteln
die Methodik und die Ergebnisse dieser Arbeit prasentiert. Fiir den
photonenzédhlenden CT-Prototyp wird im Rahmen dieser Arbeit (Ka-
pitel 6) ein flexibles Detektormodell entwickelt, welches effiziente Si-
mulationen ermdglicht. Prinzipielle Uberlegungen zur Auswirkung
der Vorfilterung und relevante Messgrofien zur Beurteilung des In-
formationsgehalts in rekonstruierten CT-Bildern sind in Kapitel 7 be-
schrieben. In Kapitel 8 wird zundchst in einer stark vereinfachten Si-
mulation ein Filtermaterialkandidat ermittelt, der dann in praziseren
Simulationen genauer untersucht wird. Die Vorhersagen werden mit
Messungen in Kapitel g tiberpriift. Die Ergebnisse werden in Kapi-
tel 10 zusammengefasst und Schlussfolgerungen daraus in Kapitel 11
gezogen.
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Kurz nach der Entdeckung der nach Wilhelm Conrad Rontgen be-
nannten Rontgenstrahlung 1895 bei Experimenten mit Kathodenstrah-
len wurden diese fiir die medizinische Bildgebung eingesetzt. Die
vom punktférmigen Brennfleck der Rontgenquelle ausgesandte Strah-
lung wird vom untersuchten Objekt geschwicht. Das geschwichte Si-
gnal wird auf einem zweidimensionalen Bildempfanger gemessen. Je-
der Bildpunkt stellt die iiberlagerte Schwachung entlang eines Strahls
vom Brennfleck zum Bildempfinger dar. Bei der Entdeckung der
Rontgenstrahlung war der Bildempfanger ein speziell beschichtetes
Papier, wahrend heutzutage durch die Rontgenstrahlung ein elektro-
nisches Signal generiert wird [14, 4].

Fiir die Entdeckung der Rontgenstrahlung erhielt Wilhelm Conrad
Rontgen 1901 den ersten Nobelpreis fiir Physik. Wie sich spéter her-
ausstellte, hat diese neue Strahlung neben der {iibertragenen Ener-
gie auf den menschlichen Korper auch noch eine biologische Wirk-
samkeit (Details in Abschnitt 2.8). Im Gegensatz zu einer einfachen
Projektionsaufnahme aus einer Richtung erméglicht die Computerto-
mographie (CT) eine iiberlagerungsfreie Darstellung des Korperinne-
ren, indem Projektionsaufnahmen aus vielen verschiedenen Richtun-
gen angefertigt und geeignet verrechnet werden. Dadurch kann auch
Weichteilgewebe deutlich kontrastreicher dargestellt werden [4].

Die mathematischen Grundlagen zur Berechnung eines Objekts aus
seinen gemessenen Projektionen wurden 1917 von Johann Radon er-
arbeitet [2]. Dabei bezeichnet die Radontransformation den Messvor-
gang, also die Schwichung eines Rontgenstrahls entlang einer Li-
nie durch das untersuchte Objekt. Die inverse Radontransformation be-
schreibt dann den inversen Vorgang, also die Rekonstruktion des Ob-
jekts. Weder Allan M. Cormack, der 1963 Untersuchungen zur Ab-
sorption von Rontgenstrahlung in menschlichem Gewebe veroffent-
lichte, noch Godfrey Hounsfield, der 1969 einen CT-Prototyp entwi-
ckelte, wussten von den jeweiligen Vorarbeiten. Daher entwickelten
sie unabhédngig von einander die Rekonstruktionsmethoden erneut.
Fir ihre Arbeiten erhielten Cormack und Hounsfield 1979 den No-
belpreis fiir Medizin [2].

Ein Computertomograph besteht im Wesentlichen aus einer Ront-
genrohre und einem Detektor, die um das zu untersuchende Objekt
in einer Gantry rotieren. Fiir eine transversale Schicht werden da-
zu von vielen verschiedenen Winkeln y Projektionen aufgenommen
(Abschnitt 2.1). Die fiir die Bildgebung notige durchdringungsfahige
Rontgenstrahlung wird in der Rontgenrohre (Abschnitt 2.2) erzeugt.
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Die Wechselwirkung dieser ionisierenden Strahlung mit dem unter-
suchten Objekt wird in Abschnitt 2.3 betrachtet. Die durch das Objekt
verdnderte Strahlung wird im Detektor (Abschnitt 2.4) gemessen und
aus den Projektionsdaten lassen sich mit geeigneten Algorithmen die
Objektdaten rekonstruieren (Abschnitt 2.5). Bei der Rekonstruktion
werden zundchst die Schwachungswerte p fiir jeden dreidimensiona-
len Koordinatenpunkt (Voxel) im untersuchten Volumen berechnet.
Diese werden dann in die sogenannte Hounsfield-Skala {ibertragen,
die tiber die Schwadchungswerte von Luft und Wasser definiert ist
(Abschnitt 2.6). Die in der CT verwendeten Dosisgrofien werden in
Abschnitt 2.8 beschrieben.

Die Ausfithrungen in diesem Kapitel beschranken sich auf die zum
Verstdandnis dieser Arbeit notigen physikalischen Effekte und Sach-
verhalte. Zum tieferen Verstindnis sei auf die Literatur verwiesen |2,

4, 15].
2.1 CT-SCANNER-GEOMETRIE

Ein zu untersuchendes Objekt besteht im Allgemeinen aus Materiali-
en mit lokal unterschiedlicher Zusammensetzung und Dichte, deren
Einfluss auf Strahlung durch den Absorptionskoeffizienten p(x,y, z)
beschrieben wird. Die Aufgabe der CT ist die {iberlagerungsfreie Dar-
stellung des Absorptionskoeffizienten p [4]. Dazu werden Projekti-
onsdaten p,, (&) aus einer Vielzahl von Blickwinkeln y; aufgenom-
men. Eine Projektion ist dabei das Schwachungssignal von Rontgen-
strahlung bei geradliniger Durchstrahlung des Objekts mit Detektor-
koordinate & und Rotationswinkel y des Messsystems gegeniiber der
Startposition yo. Das Messprinzip ist in Abbildung 2.1 veranschau-
licht. Bei paralleler Strahlung miissen die Messdaten einen Winkelbe-
reich von mindestens 180° abdecken, damit geniigend Schwachungs-
informationen vorliegen um das Objekt rekonstruieren zu kénnen.
Ein Winkelbereich von mehr als 180° enthélt redundante Daten.

In den Anfangen der CT 1972 wurde eine solche Projektion gewon-
nen, indem ein auf ein Detektorelement fokussierter Rontgenstrahl®
linear schrittweise verschoben wurde (1. Generation). In der zweiten
Generation wurde ein Detektorarray mit wenigen aneinandergereih-
ten Detektorelementen und ein Facherstrahl mit einem kleinen Off-
nungswinkel verwendet. Diese Anordnung wurden dann ebenso li-
near schrittweise verschoben. In der dritten Generation wird ein De-
tektorbogen mit geniigend Detektorelementen verwendet, um einen
ganzen Datensatz eines Projektionswinkels y auf einmal aufzuneh-
men (Abbildung 2.2). Der Offnungswinkel  der Strahlungsquelle
liegt dabei zwischen 40° und 60° und tastet das gesamte Messfeld
ab [2]. Um in dieser Facherstrahlgeometrie das Objekt im gesam-

1 auch als Nadelstrahl oder Pencilbeam bezeichnet



2.1 CT-SCANNER-GEOMETRIE

®

Abbildung 2.1: Aufnahmeprinzip in der Computertomographie. Ziel ist es
aus den gewonnen Projektionen den ortsabhdngigen Ab-
sorptionskoeffizient (x,y) des Objekts im Messfeld zu re-
konstruieren. Abbildung aus [2] entnommen.

ten Messfeld ausreichend abzutasten, muss der Rotationsbereich 180°
plus Offnungswinkel  betragen.

Mit dieser Anordnung wird es Ende der 1970er Jahre moglich die
Akquisitionszeit so weit zu reduzieren, dass Aufnahmen innerhalb
eines Atemstopps des Patienten angefertigt werden kénnen. Fiir die
Aufnahme von mehr als einer Schicht wird die Patientenliege in z-
Richtung verschoben. Bei den ersten CT-Scannern der dritten Genera-
tion erfolgte die Rotation von Réhre und Detektor abwechselnd mit
und entgegen dem Uhrzeigersinn, da Strom und Daten tiber Kabel
tibertragen wurden. In spéteren Gerdten wurde durch die Schleifring-
technik eine pausenlose Rotation ermdoglicht. Auch das Beschleuni-
gen und Abbremsen fiir jede Projektion entfiel und die Akquisition
wurde erneut verkiirzt. Der 1969 im Patent [16] erwdhnte kontinuier-
liche Tischvorschub wihrend der Datenakquisition wurde 1989 erst-
malig im Labor von Kalender et al. realisiert [17]. Durch diese Spiral-
Scan-Technik kénnen grofie Volumina in kurzer Zeit untersucht wer-
den.

Computertomographen der vierten Generation besitzen einen sta-
tiondren Detektorring (360°) wihrend die Rontgenrdhre weiterhin um
das zu untersuchende Objekt rotiert. Damit entspricht das Abtastprin-
zip einer inversen Fachergeometrie, dessen Zentrum in einem einzel-
nen Detektorelement liegt. Dadurch ist die raumliche Auflosung einer
einzelnen Facheraufnahme im Prinzip nicht begrenzt, wenn die Abta-
strate beliebig hoch gewdhlt werden kann [2]. Gerdte dieser Genera-
tion haben sich bisher ebenso wenig in der Routine durchgesetzt wie
Elektronenstrahl-Computertomographen, die gidnzlich ohne rotieren-
de Komponenten auskommen. Diese Elektronenstrahl-Computerto-
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Abbildung 2.2: CT-Geometrie der dritten Generation. Diese wird fiir aktuel-
le CT-Gerite verwendet. Abbildung aus [2] entnommen.

mographen wurden entwickelt, um noch kiirzere Akquisitionszeiten
und eine hohere zeitliche Auflosung zu erreichen. Dabei ist die Ront-
genrohre quasi um den Patienten verteilt in der Gantry angeordnet
und besteht aus Wolframtargetringen auf welche ein Elektronenstrahl
fokussiert wird. Die entstehende Rontgenstrahlung wird mit einem
Detektorring gemessen [2].

2.2 ERZEUGUNG DER RONTGENSTRAHLUNG

Rontgenstrahlung ist elektromagnetische Strahlung im Wellenldngen-
bereich von A =~ 1078 m bis 5- 1072 m, was einem Energiebereich

von E ~ 100eV bis 250 keV entspricht. Im Gegensatz zur Gamma-
strahlung, die im Atomkern entsteht, entsteht Rontgenstrahlung durch
Effekte in der Atombhiille und durch Ablenkung von Elektronen in ei-
nem Magnetfeld. Dabei kann es sich um das Magnetfeld eines Atom-
kerns oder um Magnetspulen eines Teilchenbeschleunigers handeln.

In der radiologischen Diagnostik werden dazu Rontgenréhren ver-
wendet, in denen Elektronen im Vakuum aus einer Heizkathode aus-
treten. Die Elektronen werden in einem elektrischen Feld in Richtung

der Anode (Target) beschleunigt werden (Abbildung 2.3). Die kine-
tische Energie der Elektronen hidngt von der Beschleunigungsspan-
nung U, folgendermafsen ab:

Exin =e-Uq = %mevz (2.1)
Dabei ist e die Elementarladung und m. die (relativistische) Mas-
se des Elektrons. Im Target verlieren die Elektronen dann ihre Ener-
gie tiber zwei mogliche Wechselwirkungsarten. Am wahrscheinlichs-
ten ist die Kollision mit den Hiillenelektronen der Targetatome und
damit deren Anregung oder Ionisierung. Angeregte Atome konnen
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Abbildung 2.3: Schematische Darstellung einer Rontgenrohre mit Heizspan-
nung U und Beschleunigungsspannung Ug. Elektronen
werden aus dem Wehnelt-Zylinder emittiert und in Richtung
der Anode beschleunigt. Durch die Wechselwirkung im An-
odenmaterial entsteht Bremsstrahlung und charakteristische
Rontgenstrahlung. Abbildung nach [18] gezeichnet.

tiber strahlungslose Prozesse (z.B. Gitterschwingungen) oder durch
Emission von Strahlung (unter anderem charakteristische Rontgenstrah-
lung) wieder in ihren Gleichgewichtszustand relaxieren. Besitzen die
Elektronen, die durch die Ionisation frei geworden sind, geniigend
Energie konnen sie weitere Atome ionisieren. Die durch die Kollisi-
on von Elektronen transferierte kinetische Energie wird zu mehr als
99 % in Gitterschwingungen — also Warme — umgesetzt [4]. Weniger
wahrscheinlich ist die Erzeugung von Bremsstrahlung, wenn die Elek-
tronen im elektrischen Feld des Atomkerns abgebremst werden. Der
Wirkungsgrad der Erzeugung von Rontgenstrahlung liegt bei weni-
ger als 1 %.

BREMSSTRAHLUNG Die Elektronen passieren mehrere Atomlagen
und transferieren dabei schrittweise ihre Energie in Bremsstrahlung.
Je ndher ihr Pfad an einen Atomkern kommt, desto grofer ist da-
bei ihr Energieverlust und desto grofier die Energie der emittierten
Bremsstrahlung. Im Grenzfall kann ihre gesamte kinetische Energie
Emax in Strahlung umgesetzt werden. Darunter ist jeder beliebige
Energietransfer £y, moglich. Wenn man die Eigenabsorption in der
Anode vernachlassigt zeigt die Strahlungsintensitét S eine lineare Ab-
hingigkeit von der Photonenenergie mit einer negativen Steigung
[19], die proportional zur Kernladungszahl Z des Targetmaterials ist:

S x Z(Emax — Etr) (2.2)

CHARAKTERISTISCHE STRAHLUNG Die Elektronen in der Atom-
hiille sind mit von innen nach aufien fallender Bindungsenergie ge-
bunden. Die Bindungsenergie ist quantisiert (Hauptquantenzahl n)
und wird mit Buchstaben (K, L, M, N, ...) bezeichnet. Jedes Energie-
niveau kann mit 2n? Elektronen besetzt werden. Elektronen in der
K-Schale mit Hauptquantenzahl n = 1 besitzen die hochste Energie.
Ein von der Kathode in das Targetmaterial eindringendes Elektron
kann nun ein gebundenes Elektron aus der Schale stoflen und das
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Abbildung 2.4: Die Energiedifferenz der Bindungsenergie wird in Form von
charakteristischer Fluoreszenzstrahlung frei. Hier handelt es
sich um den K-Ubergang bei dem ein Elektron von der L-
in die K-Schale wechselt. Nach [2] gezeichnet.

Atom ist somit ionisiert. Nun kann die Liicke in der K-Schale durch
ein Elektron aus einer anderen Schale gefiillt werden. Dabei wird
die Ubergangsenergie in Form von Strahlung frei. Bei Elementen mit
hoher Ordnungszahl (beispielsweise Wolfram mit Z = 74) liegt die
Ubergangsenergie im Bereich von ionisierender Strahlung. Diese dis-
kreten Ubergangsenergien sind charakteristisch fiir das Targetmateri-
al und werden mit Buchstaben und einem Index gekennzeichnet aus
dem der Ubergang ersichtlich ist. Beispielsweise werden Uberginge
von der L-, M- und N-Schale in die K-Schale mit Ky, Kg und K,
gekennzeichnet. In Abbildung 2.4 ist der K o-Ubergang illustriert.

TYPISCHES RONTGENSPEKTRUM  Bremsstrahlung und charakteris-
tische Strahlung zusammen ergeben ein typisches Rontgenspektrum
S(Ex), welches fiir das Targetmaterial Wolfram in Abbildung 2.5 dar-
gestellt ist. Merkmale des Spektrums sind die maximale Photonener-
nergie E;qx und die Peaks der charakteristischen Strahlung. In der
CT werden Beschleunigungsspannungen zwischen U, = 60kV bis
150 kV eingesetzt. Auffdllig ist die Abweichung vom idealen Bremss-
trahlungsspektrum im Energiebereich unter 60 kV. Das Gehduse der
Rontgenrdhre, zusitzliche Filtermaterialien und Luft im Strahlengang
reduzieren diese niederenergetischen Photonen [4]. Ublicherweise ist
dies gewiinscht um die Patientendosis zu reduzieren, da Photonen in
diesem Energiebereich nicht zur Bildgebung beitragen. Die Wechsel-
wirkungsprozesse von ionisierender Strahlung mit Materie werden
im folgenden Abschnitt 2.3 erkléart.

TARGETMATERIAL Die Konversionseffizienz der Energieflussdich-
te (Intensitét) des Elektronenstrahls in Rontgenstrahlung lasst sich zu

n=k-Ug-Z (2.3)

berechnen. Dabei ist k eine vom Material abhdngige Konstante und
wurde empirisch zu 107 V=1 bestimmt [4]. Bei Wolfram mit Z = 74
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Abbildung 2.5: Typisches Rontgenspektrum mit einer Beschleunigungsspan-
nung von 150 kV und Wolfram (Z = 74 als Anodenmaterial).
Nach [4] gezeichnet.

und 125 kV Beschleunigungsspannung ergibt dies eine Effizienz von
1 = 0,01. Zuséatzlich kann nur ein kleiner Raumwinkelbereich fiir die
Bildgebung genutzt werden so dass sich die Effizienz auf ein Zehntel
davon reduziert. Fiir die Wahl des Targetmaterials der Anode ist da-
her nicht nur ein hohe Ordnungszahl wiinschenswert sondern auch
ein gute Warmeleitfadhigkeit, Warmekapazitat und hohe Schmelztem-
peratur, da die restlichen 99 % der transferierten Energie in Warme
umgewandelt werden. Wolfram ist aufgrund seiner Eigenschaften das
ideale Material sowohl fiir Dreh- als fiir Stehanodenkonfigurationen

[4]-

2.3 WECHSELWIRKUNG VON STRAHLUNG MIT MATERIE

Rontgenstrahlung besitzt die Fahigkeit, in Abhangigkeit des Materi-
als unterschiedlich tief in Materie einzudringen. Aufgrund von Ab-
sorption und Streuung wird jedoch die Anzahl der Photonen, also
die Intensitdt der Rontgenstrahlung, auf ihrem Weg durch die Mate-
rie reduziert. In diesem Abschnitt werden die wichtigsten Arten der
Wechselwirkung von Strahlung mit Materie, wie Rayleigh-Streuung,
Compton-Streuung und Photoeffekt beschrieben. Ein weiterer Effekt,
die Paarbildung, wird nicht weiter betrachtet, da diese erst ab einer
Photonenenergie iiber 1,02 MeV auftritt. In dieser Arbeit beschrankt
sich die Energie auf den in der medizinischen Bildgebung relevanten
Bereich zwischen 20 und 150 keV.

2.3.1 Lambert-Beersches Gesetz

Die physikalischen Wechselwirkungen Rayleigh-Streuung, Compton-
Streuung und Photoeffekt lassen sich im Absorptionskoeffizienten p zu-
sammenfassen. Dieser hingt im Allgemeinen von der Energie der
eingestrahlten Rontgenphotonen E,, der Dichte p und Ordnungszahl
Z des Materials ab. Fiir ein inhomogenes Objekt ist p auch abhin-
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gig von Ort x. Im Falle von monoenergetischer Strahlung und einem
homogenen Objekt ist dann w(Ey, p, Z,x) = p. Betrachtet man einen
Nadelstrahl aus Rontgenphotonen, der sich entlang der x-Richtung
durch dieses Objekt bewegt, ldsst sich die Anzahl N der Photonen
am Ort x mit dem Lambert-Beerschen Absorptionsgesetz

N(x) =Ng-e ™™ (2.4)

beschreiben [2]. Der Absorptionskoeffizient p setzt sich dabei additiv
aus den Einzelkomponenten

K = UPphoto + HCompton T HRayleigh (2.5)

der zuvor genannten physikalischen Effekte zusammen. Das Gesetz
von Lambert-Beer gilt nur im Falle eines Nadelstrahls bei dem die
Streustrahlung den Pfad der Ausbreitung verldsst. Bei einem breiten
Strahl ist die Streustrahlung zu einem grofien Teil auch vorwirts ge-
richtet [2]. Im Folgenden werden die Beitrdge von u ndher beschrie-
ben.

Im Allgemeinen dndert sich der Absorptionskoeffizient ortsabhéan-
gig 1 — p(x), so dass aus Gleichung 2.4

N(s) =Np - e~ Jor(x)dx (2.6)

mit der Anzahl der Photonen N(s) nach der Wegstrecke s wird. Des
weiteren hdangt der Absorptionskoeffizient von der Energie ab p(x) —
i(E,x) und Gleichung 2.6 muss erweitert werden zu

Emax
N(s) :J No(E) - e~ Jor(EX)dx g, (2.7)
0

Bei der Standard-Bildrekonstruktion (sieche Abschnitt 2.5) wird ver-
einfachend von einem Objekt ausgegangen welches primar aus Was-
ser besteht. Dies ist die Ursache fiir sogenannte Strahlaufhirtungsar-
tefakte*. Diese treten hauptsdchlich in der Ndhe von Materialien mit
deutlich von Wasser abweichenden Absorptionskoeffizienten auf.

2.3.2 Rayleigh-Streuung

Ist der Durchmesser des streuenden Teilchens klein im Vergleich zur
Wellenldnge der Strahlung bezeichnet man diese Interaktion als Ray-
leigh-Streuung. Es handelt sich um kohérente elastische Streuung, bei
der sich die Richtung des gestreuten Photons dndert aber nicht des-
sen Energie. Der Beitrag zu p ist nach [20]

ZZ,S 1 Z] 5

A EXP

X X

Lo p - (2.8)

2 engl. beam hardening artefact
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Dabei sind Z die Ordnungszahl und A die Massenzahl eines Ele-
ments. Fiir menschliches Gewebe, mit niedriger effektiver Ordnungs-
zahl spielt die Rayleigh-Streuung bis etwa 20 keV eine Rolle. Bei Ma-
terialien mit hohem Z und bei Strahlung mit niedriger Energie, liegt
der Beitrag bei 10 bis 15% der Gesamtschwichung [21]. Photonen
unter 20keV sind in der CT aufgrund der Vorfilterung quasi nicht
vorhanden.

In einer klassischen Beschreibung der Rayleigh-Streuung treibt das
elektromagnetische Feld der Rontgenphotonen die stark gebunde-
nen Elektronen des Atoms zu einer Auf- und Abwartsbewegung an.
Die oszillierende Bewegung der Elektronen fungiert als Dipolanten-
ne, was in Abbildung 2.6a illustriert ist.

2.3.3 Compton-Effekt

Im Gegensatz zur Rayleigh-Streuung handelt es sich beim Compton-
Effekt um einen inkohdrenten unelastischen Streuprozess an Elektro-
nen der dufieren Schalen, bei dem sich sowohl Richtung als auch
Energie des gestreuten Photons vom urspriinglichen Photon unter-
scheiden. Dieser Effekt ist relevant bei Photonen mit hoher Energie
und Atomen mit niedriger Ordnungszahl. In diesem Fall ist die Pho-
tonenenergie viel hoher als die Bindungsenergie der Hiillenelektro-
nen und diese konnen als quasi-frei betrachtet werden [22]. Ein Teil
der Energie des eintreffenden Photons Ex = hv wird dabei auf das
Hiillenelektron {ibertragen und es bewegt sich mit reduzierter Ener-
gie B} fort. Die Energiebilanz dieses Streuprozesses ist durch

hv = Ein + hv’ (2.9)

gegeben, wobei v’ die reduzierte Wellenldnge des gestreuten Photons
ist und h das Plancksche Wirkungsquantum. Durch Energie- und Im-
pulserhaltung kann die Wellenldngendnderung

Av = (1 —cos(0)) (2.10)

meC

berechnet werden [4]. Dabei ist ¢ die Lichtgeschwindigkeit. Der Streu-
winkel 0 ist in Abbildung 2.6b graphisch dargestellt. Bei dieser Be-
trachtung wurden dem Photon teilchenartige Eigenschaften zugespro-
chen, wodurch die mathematische Beschreibung des Compton-Effekt
tiberhaupt erst ermoglicht wurde [23].

Die Wechselwirkungswahrscheinlichkeit des Compton-Effekts hangt
von der Elektronendichte n und nicht von der Ordnungszahl des
Streumediums ab. Die Klein-Nishina-Formel

T+a[2(1+a) 1
2 1 2 —aln(1+20c) +

fren (o) =

+ L n (1 4 2e) - U3

o 7(] +2“)2 (2.11)
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__A, Dipoloszillation

(a) Rayleigh-Streuung (b) Compton-Effekt

Abbildung 2.6: Illustration der (a) kohdrenten elastischen Rayleigh-Streu-
ung und des (b) inkohdrenten unelastischen Compton-Ef-
fekts. Nach [2] gezeichnet.

mit o = Ey/ (me - ¢?) beschreibt die Energieabhéngigkeit des totalen
Wechselwirkungsquerschnittes mittels Compton-Streuung [24, 25], wo-
bei m, die Ruhemasse des Elektrons und c die Lichtgeschwindigkeit
im Vakuum ist. Daraus ergibt sich folgende Proportionalitdt des Ab-
sorptionskoeffizienten:

Z 1

X @ (2.12)

HCompton X P -
Dabei variiert der Exponent m zwischen 0,5 und 1,0 im relevanten
Energiebereich.

2.3.4 Photoelektrische Absorption

Ist die Bindungsenergie eines Hiillenelektrons kleiner als die Energie
des eintreffenden Photons E, kann diese vollstindig auf das Hiille-
nelektron {ibertragen werden. Das interagierende Elektron wird ins
Kontinuum gehoben und bewegt sich dann als freies Photoelektron
mit der kinetischen Energie

Exin = Ex — Epind (2.13)

durch das Material. Dabei ist Ey;ng die Bindungsenergie des herausge-
schlagenen Hiillenelektrons. Das Photoelektron deponiert seine Ener-
gie primér in Form von Gitterschwingungen und der Erzeugung von
Elektron-Loch-Paaren (siehe Unterabschnitt 2.3.7). Die freie Position
in der Atombhtille wird durch ein Elektron aus einer weiter aufien
liegenden Schale gefiillt. Die Differenz der Bindungsenergien der be-
teiligten Schalen wird in Form eines Fluoreszenzphotons oder Auger-
elektrons frei. Diese sekundéaren Effekte werden in Unterabschnitt 2.3.6
ndher beschrieben. Photo- und Augereffekt sind in Abbildung 2.7 il-
lustriert.

Die Wahrscheinlichkeit fiir die Wechselwirkung mittels Photoeffekt
hiangt stark von der Energie Ex und der Ordnungszahl Z ab. Dabei
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(a) Photoeffekt (b) Augereffekt

Abbildung 2.7: (a) lllustration des Photoeffekts. Die entstandene Liicke kann
durch ein Elektron einer hoheren Schale gefiillt werden un-
ter Emission eines Fluoreszenzphotons (Abbildung 2.4) oder
(b) eines Augerelektrons. Nach [2] gezeichnet.

fallt pohoto ndherungsweise mit 1/ E3 ab. Nach [26] ist aufgrund der
Coulombkraft ist die Elektronendichte p. proportional zu Z3. Schlief3-
lich ergibt sich folgendes Verhalten:

Z3

Hphoto X pE73 (2-14)
X

Ist die Energie des eintreffenden Photons E, gerade etwas grofser als
die Bindungsenergie Ey;ng eines Hiillenelektrons, ist die Wechselwir-
kungswahrscheinlichkeit besonders hoch und pphoto/p zeigt einen
starken Anstieg. Dieser Anstieg ist charakteristisch fiir das jeweili-
ge Material und die Kanten im Verlauf des Absorptionskoeffizient
werden nach der jeweiligen Elektronenschale benannt (siehe Abbil-

dung 2.8).

2.3.5 Linearer Massenschwichungskoeffizient

Haufig wird zum Vergleich der Schwichungseigenschaften verschie-
dener Materialien der (lineare) Massenschwachungskoeffizient 1/p
dem Absorptionskoeffizienten u vorgezogen. Des weiteren kann mit
ihm der Ubergang von den mikroskopischen Grofien Anzahldichte
Ng und Streuquerschnitt o, formuliert werden als

1/p="mnq-0q. (2.15)

Der lineare Massenschwéchungskoeffizient wird in der Einheit [1/p] =
m? kg~ ! angegeben.

In Abbildung 2.8 ist beispielhaft der Massenschwachungskoeffizi-
ent fiir die Materialien Wasser und Blei mit den jeweiligen Beitra-
gen von Photoeffekt, Rayleigh-Streuung, Compton-Effekt und Paar-
bildung dargestellt. Die Paarbildung ist hier nicht beschrieben, da sie
weit aufserhalb des Energiebereichs diagnostischer Rontgenstrahlung
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auftritt. Im relevanten Energiebereich ist jeweils der Compton- bezie-
hungsweise Photoeffekt fiir die Schwachung bei Wasser beziehungs-
weise Blei verantwortlich. Des weiteren weist der Massenschwiachungs-
koeffizient von Blei eine K-Kante3 im diagnostischen Energiebereich
auf.

2.3.6  Sekundiire Effekte

Die bei Compton- oder Photoeffekt frei gewordenen Energieniveaus
in der Atombhiille konnen durch Elektronen hoherer Schalen mit ge-
ringerer Bindungsenergie gefiillt werden. Die Differenz der Bindungs-
energien wird dabei in Form eines Fluoreszenzphotons oder eines Au-
gerelektrons frei.

FLUORESZENZ Das Fluoreszenzphoton besitzt die Energie des Uber-
gangs zwischen den beteiligten Energieniveaus. Die Bezeichnung der
Uberginge ist dabei analog zur charakteristischen Strahlung (verglei-
che Abschnitt 2.2), welche in Abbildung 2.4 dargestellt ist. Diese Fluo-
reszenzen treten insbesondere bei photonenzihlenden Detektoren mit
Cadmiumtellurid (CdTe) auf und fithren zu Ubersprechen zwischen
Pixeln. Siehe dazu Abschnitt 4.1.

AUGEREFFEKT Die Liicke in der Atombhiille kann durch ein Elek-
tron einer dufleren Schale besetzt werden. Die freiwerdende Energie
wird strahlungslos auf ein anderes Elektron des Atoms {iibertragen.
Dieses Elektron verldsst dann das Atom mit entsprechender kineti-
scher Energie und wird als Auger-Elektron bezeichnet. Zurtick bleibt
ein Atom mit zwei Liicken in der Atomhiille. Man spricht hierbei
dann von einem strahlungslosen Effekt. Die Liicken konnen mit Elek-
tronen aus hoheren Schalen gefiillt werden. Der Augereffekt ist in
Abbildung 2.7b illustriert.

2.3.7  Wechselwirkung der Sekundirelektronen

Die bei Photo- und Compton-Effekt freigesetzten Elektronen bezeich-
net man als Sekundirelektronen. Sie konnen ihre kinetische Energie
iiber Bremsstrahlung verlieren, da sie im Coulombfeld der Atomker-
ne abgelenkt werden. Der Prozess ist dabei analog zur Erzeugung
von Rontgenbremsstrahlung in Abschnitt 2.2. Dieser Prozess ist je-
doch bei Sekundérelektronen, die durch Primarstrahlung im Bereich
diagnostischer Rontgenstrahlung ausgeldost werden, mit einem Pro-
zent relativ unwahrscheinlich [1].
Alternativ geben die freien Sekundérelektronen ihre kinetische Ener-

gie durch Elektron-Elektron-Stofie mit gebundenen Hiillenelektronen
ab. Die meiste Energie wird bei einem frontalem Zusammenstof3 {iber-

3 auch K-Absorptionskante
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(a) Massenschwachungskoeffizient von Wasser
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(b) Massenschwachungskoeffizient von Blei

Abbildung 2.8: Massenschwichungskoeffizient 1/p von (a) Wasser und (b)

Blei mit den Beitrdgen von Photoeffekt, Rayleigh-Streuung,
Compton-Effekt und Paarbildung. In grau markiert ist der
Energiebereich diagnostischer Rontgenstrahlung. Entnom-
men aus [2].
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Abbildung 2.9: Schematische Darstellung eines energieintegrierenden De-
tektors. Nach [5] gezeichnet.

tragen und es ist sogar eine Ionisierung moglich. Dieser Prozess wird
als Mollerstreuung bezeichnet. Der durch die Ionisation frei gewor-
dene Platz wird durch die im vorherigen Abschnitt beschriebenen
sekunddren Effekte wieder besetzt. Wahrscheinlicher, aber mit gerin-
gerem Energieiibertrag verbunden, ist ein kontinuierlicher Energie-
verlust durch streifende Zusammenstofse mit gebundenen Elektronen.
Die Energiedeposition erfolgt in Form von Gitterschwingungen und
Elektronen-Loch-Paaren [1].

2.4 ENERGIEINTEGRIERENDE DETEKTOREN

In diesem Abschnitt werden energieintegrierende Detektoren (EIDs)
basierend auf Gadoliniumoxisulfid (GOs)* in Anlehnung an [5] be-
schrieben. Sie stellen den Standard in der heutigen CT dar. GOS ist ein
anorganischer Kristall, welcher bei Anregung durch Rontgenstrah-
lung szintilliert, also Photonen im sichtbaren Bereich des elektroma-
gnetischen Spektrums emittiert. Diese werden mit Photodioden de-
tektiert. Abbildung 2.9 stellt die Umgebung eines Pixels eines EID
schematisch dar. Das Szintillatormaterial wird durch TiO, mit einer
typischen Pixelgrofle von 1,25x1,25 mm? unterteilt. Es wirkt als Re-
flektor fiir die optischen Photonen und verhindert somit ein Uber-
sprechen in benachbarte Pixel. Oberhalb des Reflektormaterials sorgt
ein auf den Fokus orientiertes Streustrahlenraster aus Wolframstab-
chen dafiir, dass im untersuchten Objekt entstehende Streustrahlung
unterdriickt wird. Das Reflektormaterial und das Streustrahlenraster
absorbieren jedoch auch signalrelevante Direktstrahlung, was zu ei-
ner Verschlechterung der Dosiseffizienz fiithrt. GOS wird typischerwei-
se mit einer Dicke in der Grofsenordnung von 1,4 mm verwendet und
absorbiert damit ndherungsweise alle Rontgenphotonen im Energie-
bereich medizinischer Rontgenstrahlung (siehe beispielsweise Abbil-
dung 4.2b).

4 Gd,0,S



2.5 DATENAKQUISITION UND BILDREKONSTRUKTION

Die Signalentstehung wurde von Heismann in [27] modelliert. Es
werden ungefahr 60 Photonen je keV eintreffendem Rontgenphoton
isotrop abgestrahlt. Nicht alle Photonen werden von der Photodiode
detektiert. Die Wahrscheinlichkeit N1, Photonen bei einem Rontgen-
photon mit E, zu detektieren wird von der Detektorantwortfunktion
Dr(Npn, Ex) angegeben (siehe Abbildung 2.10).

Bei Energien unterhalb der K-Kante von Gadolinium mit 50,2 keV
hiangt der Erwartungswert von N,j, im Wesentlichen linear von der
Energie der eingestrahlten Photonen E, ab. Mit steigender Energie
Ex nimmt die Reichweite der Rontgenphotonen zu und die optischen
Photonen haben einen kiirzeren Weg zur Photodiode, was zu einer
hoheren Detektionswahrscheinlichkeit fiihrt (engl. light tailing). Ab
Ex > 50,2keV konnen Elektronen aus der K-Schale herausgeschla-
gen werden, welche unter Emission von Fluoreszenzphotonen wie-
der gefiillt wird. Dies zeigt sich in Dgr(Npn, Ex) in einem Abzweig
mit geringerer Anzahl optischer Photonen. Mit steigender Energie
der Rontgenstrahlung wird zwar das light tailing wahrscheinlicher,
jedoch wirkt die fallende Absorptionswahrscheinlichkeit von GOs ent-
gegen.

In der CT ist die Anzahl der Rontgenphotonen grofs und die An-
zahl der Photonen N1, kann aufintegriert werden, so dass man die
spektrale Wahrscheinlichkeitsverteilung Dr(Ey) fiir die Gesamtpho-
tonenzahl erhalt:

Di(Ex) = JDR(NW Ex) dNyn (2.16)

Fiir medizinische Rontgenstrahlung zwischen 1keV und 120 keV
steigt die Detektorantwort nahezu linear mit E.. Ab 120 keV sinkt sie
leicht aufgrund der sinkenden Absorptionswahrscheinlichkeit. Die
Anzahl der detektierten Photonen ist dann

N o JS(EX)DR(EX) dE, JS(EX)EX dE, (2.17)

Dabei ist S(Ex) ein typisches Rontgenspektrum (Abschnitt 2.2). Ho-
herenergetische Rontgenquanten tragen also mit ihrer Energie E, ge-
wichtet zur Anzahl der detektierten Photonen und damit zum Detek-
torsignal bei.

2.5 DATENAKQUISITION UND BILDREKONSTRUKTION

Aus den im Messprozess akquirierten Daten soll ein Bild rekonstru-
iert werden, welches den ortsabhdngigen Absorptionskoeffizienten
i(x) des untersuchten Objekts wiedergeben soll. Die Energieabhan-
gigkeit von p wird dabei in der Praxis unterschlagen [2]. Den Ab-
sorptionskoeffizienten (x) erhdlt man durch Inversion des Projekti-
onsintegrals

p=—In (111\10> = J u(x) dx (2.18)
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Abbildung 2.10: Spektrale Empfindlichkeit eines energieintegrierenden De-
tektors. Aus [27] entnommen und Achsenbeschriftungen
angepasst.

Dabei ist Ny die Anzahl der auf das Objekt eintreffenden Photonen
und N die Anzahl der Photonen nach durchlaufen einer Geraden
vom Fokus durch das Objekt am Ort des Detektors. Fiir ein rotieren-
des Messsystem wie in Abbildung 2.1 misst man eine Vielzahl von
Projektionsintegralen p., (&), wobei y der Rotationswinkel und ¢ die
Detektorkoordinate sind. In Abbildung 2.11 wird anhand eines Abdo-
menschnittbildes der Messprozess illustriert. Die Schwachungswerte
im Objektraum p(x,y) (Abbildung 2.11a) werden durch die Messung
in Projektionintegralen gemessen und als Sinogramm dargestellt (Ab-
bildung 2.11b). Mathematisch wird der Messprozess als Radontrans-
formation beschrieben und die Projektionintegrale p-, (&) dementspre-
chend im Radonraum dargestellt.

Typischerweise muss fiir die Rekonstruktion p in Parallelstrahlgeo-
metrie vorliegen, jedoch erfolgt die Messung bei einem Computerto-
mographen der dritten Generation in Facherstrahlgeometrie. Durch
eine einfache Umsortierung der Projektionsintegrale ldsst sich zwi-
schen den Geometrien wechseln. Dazu beginnt man beispielsweise
mit dem Zentralstrahl beim Startwinkel v, und sucht beim rotierten
System die Strahlen, die parallel dazu sind. Dies wiederholt man fiir
alle y;.

Zur Losung des inversen Problems, also der Weg von den gemesse-
nen Projektionsintegralen zuriick zu den Schwachungskoeffizienten,
gibt es eine Vielzahl von Moglichkeiten. Diese sind umfangreich in
[2] mit ihren Vor- und Nachteilen diskutiert. Namentlich zu erwih-
nen sind hier Johann Radon, der er als Erster mit der inversen Radon-
transformation das Problem auf dem Gebiet der Radioastronomie 16s-
te, und Allan Cormack, der mit seinen Beitrdgen als Erster die Rekon-
struktion von Tomographiebildern ermoglichte. In der Praxis ist die
Rekonstruktionsmethode der gefilterten Riickprojektion etabliert. Dazu
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(a) Objektraum (b) Radonraum

Abbildung 2.11: Gezeigt sind beispielhaft die Schwachungswerte eines Ab-
domens im (a) Objektraum p(x,y) und (b) nach Radon-
transformation in die Projektionsintegrale p-, (&) im Radon-
raum (Sinogramm). Abbildungen aus [2] enthommen.

werden die Projektionsdaten p., (&) mit einem Filterkern gefaltet und
anschlieffend zurtick in den Bildraum projiziert. Diese Methode ist
dquivalent zur inversen Radontransformation [2].

Historisch gehen die genannten Algorithmen von CT-Systemen mit
einem oder wenigen Detektorzeilen in z-Richtung aus. Um einen drei-
dimensionalen Datensatz von einem Objekt zu erfassen, wird typi-
scherweise der Tisch auf dem sich das Objekt befindet, schrittwei-
se weitergeschoben. Dabei werden schichtweise Daten gemessen und
rekonstruiert. Diese zweidimensionalen Schichten werden anschlie-
8end aneinander gesetzt. Die primare Rekonstruktion ist dabei zwei-
dimensional. Bei einer Messung mit kontinuierlichem Tischvorschub
(Spiral-CT) werden zwar gegeneinander verkippte Schichten rekon-
struiert, aber die primédre Rekonstruktion bleibt zweidimensional. Fiir
Detektorsysteme mit vielen Zeilen in z-Richtung sind Algorithmen
notig die diese dreidimensionale Kegelstrahlgeometrie berticksichti-
gen [28, 2], da sonst Artefakte zu erwarten sind.

Der Filterkern ist neben den Hardwarekomponenten mafigeblich
zur Erreichung einer bestimmten Schérfe im Bild verantwortlich. Mit
einem weichen beziehungsweise harten Kern wird geringe Schirfe
mit geringem Bildrauschen beziehungsweise hohe Scharfe mit hohem
Bildrauschen erreicht. Die Wahl des Filterkerns hingt dabei von der
klinischen Fragestellung ab [2].

2.6 HOUNSFIELD-SKALA

Die rekonstruierten Schwachungskoeffizienten (x) werden als CT-
Zahlen oder HU-Werte in der Hounsfield-Skala mit der dimensions-
losen Einheit Hounsfield Unit (HU) dargestellt. Diese Skala besitzt
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Abbildung 2.12: HU-Werte verschiedener Korpermaterialien und Betrach-
tungsfenster. Daten aus [2] entnommen.

unabhédngig vom applizierten Spektrum die beiden Fixpunkte Luft
bei —1000 HU und Wasser bei 0 HU und ist definiert als

CT— Zahl = © ; Mw 1000 HU (2.19)
Bei Materialmischungen handelt es sich um die effektiven Schwa-
chungskoeffizienten. Diese sind des weiteren abhidngig vom einge-
strahlten Rontgenspektrum. Das bedeutet, dass dasselbe Material bei
Verwendung von verschiedenen Rontgenspektren auch unterschiedli-
che CT-Zahlen hat. Die CT-Zahlen von Korpermaterialien haben da-
bei typische Werte welche in Abbildung 2.12 dargestellt sind. Das
menschliche Auge kann ungefdhr 50 gleichabstidndige Kontraststu-
fen unterscheiden [4] und daher ist es nicht moglich den komplet-
ten Dynamikbereich eines CT-Bildes — typischerweise —1024 HU bis
3071 HU — gleichzeitig darzustellen. Daher wird in Abhéangigkeit der
klinischen Fragestellung nur ein bestimmter Ausschnitt der HU-Werte
zur Anzeige gebracht (Abbildung 2.12). Der HU-Werte-Bereich wird
dabei als Fensterbreite W (engl. window width) bezeichnet. Der Aus-
schnitt der dargestellten HU-Werte bestimmt ergibt sich um eine zen-
tralen HU-Wert C (Fenstermitte — engl. window center) £1/2W.

2.7 FORMFILTER UND SPEKTRALE FILTER

Patienten besitzen typischerweise einen elliptischen Querschnitt und
Rontgenstrahlen in der Peripherie werden weniger geschwiécht als
die Strahlen durch zentralere Bereiche. Ein Formfilter, der idealerwei-
se so geformt ist, dass am Detektor fiir jeden Kanal ein konstantes
Signal-Rausch-Verhdltnis erreicht wird, ist in der Lage die Dosis zu
reduzieren. Meistens sind diese Filter geformt wie in Abbildung 2.13a
und werden auch als bowtie filter bezeichnet.
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Abbildung 2.13: (a) Formfilter reduzieren die Dosis, da in der Peripherie
weniger Gewebe zu durchstrahlen ist [2]. (b) Ein spektraler
Filter (z.B. Zinn) verdndert das Rontgenspektrum um bei
Untersuchungen ohne Kontrastmittel eine Dosisreduktion
zu erzielen (hier: 0,6 mm Zinn).

Durch meistens flache, sogenannte spektrale Filter werden die Pho-
tonen mit geringer Energie aus dem Rontgenspektrum gefiltert, die
nur wenig zum Signal beitragen. Beispielsweise ldsst sich mit einem
Zinnfilter die Dosis fiir Untersuchungen ohne Kontrastmittel reduzie-
ren (siehe Abbildung 2.13b).

2.8 DOSIS

Als Surrogat fiir die tatsachlich auf das untersuchte Objekt tibertra-
gene Energie wird in der CT der gewichtete Computertomographie-
Dosisindex (CTDI;,) und das Dosisldngenprodukt (DLP) verwendet.
Der CTDI,, gibt die Dosis eines axialen Scans an.

Dazu wird, meist mit einer Dosislangenproduktmesskammer, die
integrale Dosis

+50 mm D(Z)

CTDI,o = J dz (2.20)

—50mm N-T

des Dosisprofils D(z) entlang der z-Richtung im CTDI-Phantom ge-
messen und durch die Anzahl der Schichten N und Schichtdicke T
geteilt wird. SchliefSlich wird der gewichtete Computertomographie-
Dosisindex

1 2
CTDL, = 3 CTDIgo + 3 CTDIE,, (2.21)
berechnet, wobei CTDIS,, die zentrale und CTDIL,, die periphere
Messung des CTDI,, bezeichnet. Die genaue Definition und Messme-
thodik kann [29] enthommen werden. Fiir Scans mit Tischvorschub
wird der CTDI,, verwendet, welcher als

CTDI,

TDI, ., =
CTDlvl pitch

(2.22)
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Tabelle 2.1: Konversionsfaktoren von Dosislangenprodukt in effektive Dosis
in Abhéngigkeit von Alter und Untersuchungsregion [31].

1 1

Untersuchungsregion  Effektive Dosis pro DLP in mSvmGy ™' cm™
Alter in Jahren 0 1 5 10 Erw.
Kopf & Hals 0,013 0,0085 0,0057 0,0042 0,0031
Kopf 0,011 0,0067 0,004 0,0032  0,0021
Hals 0,017 0,012 0,011 0,0079  0,0059
Thorax 0,039 0,026 0,018 0,013 0,014
Abdomen & Becken 0,049 0,03 0,02 0,015 0,015
Rumpf 0,044 0,028 0,019 0,014 0,015

definiert ist. Dabei ist der Pitch der Tischvorschub pro nomineller
Kollimierung entlang der z-Achse im Isozentrum. Das DLP ergibt
sich als Produkt von CTDI, ;1 und der Scanldnge und wird meistens
in der Einheit mGy cm angegeben.

Weder die gesamte auf das Objekt tibertragene Energie noch das
Dosislangenprodukt geben Aufschluss iiber das Strahlenrisiko der CT-
Untersuchung. Die internationale Strahlenschutzkommission fiihrte
fiir diese Beurteilung das Konzept der effektiven Dosis ein [30]. Die
effektive Dosis wird tiblicherweise in Millisievert (mSv) angegeben
und ist die gewichtete Summe aller Organeinzeldosen von sowohl
direkter als auch gestreuter Strahlung. Die Gewichtung erfolgt dabei
je nach biologischer Strahlensensitivitidt der einzelnen Organe. Die
effektive Dosis kann mit anthropomorphen Ganzkorperphantomen
gemessen oder mit Monte-Carlo-Methoden simuliert werden [4].

Mittels einfacher Konversionsfaktoren f kann aus dem Dosislan-
genprodukt ndherungsweise die effektive Dosis E tiber

E=DLP-f (2.23)

bestimmt werden. Tabelle 2.1 gibt etablierte Konversionsfaktoren in
Abhéngigkeit von Alter und Untersuchungsregion an. Die Altersab-
hangigkeit beriicksichtigt aber nur die altersentsprechende Anatomie
und nicht eine eventuelle von Erwachsenen abweichende ,Strahlen-
empfindlichkeit”.

Der CTDI,, wird separat fiir zwei Phantomdurchmesser 16 cm und
32cm gemessen. Der kleine Durchmesser wird fiir die Angabe von
Dosiswerten bei Untersuchungen des Kopfes verwendet und der grofie
Durchmesser fiir den restlichen Korper. Dabei wird die Durchmesser-
abhangigkeit der gesamten iibertragenen Energie unterschlagen. Mit
dem Konzept des size-specific dose estimate wird versucht diesen Nach-
teil zu beheben [32, 33].
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Spektrale Computertomographie ist ein Oberbegriff fiir verschiedene Auf-
nahmetechniken, die einen diagnostischen Mehrwert durch Akquirie-
rung von zusatzlichen Informationen bei der CT generieren soll. Fiir
die Erzeugung dieser ergdnzenden Information kommen verschiede-
ne Techniken zum Einsatz, die mit verschiedenen Rontgenspektren
oder der energieaufgelosten Detektion der Rontgenstrahlung arbei-
ten. Alle Techniken versuchen die Energieabhéngigkeit des Schwi-
chungskoeffizienten u(E) abzubilden, wodurch sich der Name spek-
trale CT ableitet. Zundchst werden in diesem Abschnitt die physikali-
schen Grundlagen fiir die spektrale Computertomographie beschrie-
ben und anschliefSend die verschiedenen Datenaufnahmetechniken.

3.1 PHYSIKALISCHE GRUNDLAGEN

Das Projektionsintegral in Gleichung 2.18 kann dieselben Werte fiir
unterschiedliche Materialien mit verschiedener Ausdehnung entlang
der x-Achse annehmen. Durch zusétzliche spektrale Informationen
kann der Schwachungskoeffizient p(E) durch wenige Konstanten a;
und einem geeigneten Satz von Basisfunktionen f;(E) als Linearkom-
bination

W(E,x) =D ai(x)-fi(E) (3.1)

dargestellt werden [25]. Im Energiebereich diagnostischer Rontgen-
strahlung sind als Basisfunktionen beispielsweise die Schwichungs-
koeffizienten von Wasser p,0(E) und Knochen pgnochen(E) oder die
Kombination von Wasser und Iod p,4q(E) geeignet. Die K-Kante von
Iod bei 33,2 keV ist hierbei unerheblich, da in diesem Energiebereich
fast keine Photonen vorhanden sind. Sdmtliche im Koérper vorhande-
nen Materialien weisen keine K-Kante im relevanten Energiebereich
auf. Alvarez und Macovoski [25] schlugen vor die Energieabhidngig-
keit von Photo- und Compton-Effekt zu verwenden und schrieben als
Linearkombination

1
w(E,x) = a1(x) gz + a2 (X)fin (E). (3-2)
Dabei wird der Photoeffekt durch 1/E3 und die Compton-Streuung
durch die Klein-Nishina-Funktion fxn(E) modelliert (Gleichung 2.11).
Mit dieser Methodik gelingt die Zerlegung in zwei Materialbasen be-

ziehungsweise zwei physikalische Effekte, wenn die Schwachungs-
koeffizienten keine Diskontinuitidten aufweisen. Es sind mindestens
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zwei spektrale Datensétze notig, die mit den Techniken im folgenden
Abschnitt gemessen werden kénnen. Diese Methoden werden daher
auch als Dual-Energy-Methoden (DE-Methoden) bezeichnet.

Fiir die Zerlegung in mehr als zwei Basen ist ein Material nétig,
welches eine Diskontinuitdt im Verlauf des Schwachungskoeffizien-
ten aufweist und somit nicht mehr als Linearkombination von Photo-
und Compton-Effekt geschrieben werden. Gadolinium besitzt eine K-
Kante bei 50,2 keV und kdme damit in Frage [34]. Gleichung 3.2 muss
dann lediglich um einen Term erweitert werden

W(Ex) = ay(x) 25 + @200 (E) + 0300k age(E) (33

um die K-Kante zu berticksichtigen. Daher wird diese potentielle
Technik auch als K-Kanten-Bildgebung bezeichnet. Es miissen hierfiir
mindestens drei spektrale Datensitze vorliegen [34] oder es miissen
Annahmen tiber die Materialzusammensetzung in einzelnen Voxeln
gemacht werden [8, 35].

Fiir die Linearkombination in Gleichung 3.1 konnen entweder die
physikalischen Effekte oder die linearen Schwachungskoeffizienten
bestimmter Materialien als Basisfunktionen f; verwendet werden (z. B.
Wasser und Knochen) [36]. In letzterem Fall sind dann die Koeffizien-
ten a;(x) die relativen Materialanteile am Ort x.

3.2 MEHR-ENERGIE-KONZEPTE

In diesem Abschnitt werden zundchst die in der klinischen Routine
etablierten DE-Techniken beschrieben. Prinzipiell konnte jede Tech-
nik modifiziert werden, um drei spektrale Datensdtze zu akquirieren,
jedoch wére dies immer mit einem Verlust an zeitlicher Auflosung
oder Untersuchungsgeschwindigkeit verbunden. Photonenzédhlende
Detektoren (Unterabschnitt 3.2.6) werden in vorklinischen Studien
untersucht. Diese wiren auch der geeignete Kandidat fiir die K-Kan-
ten-Bildgebung.

3.2.1  Konsekutive Scans

Die technisch einfachste Methode, um zusitzliche spektrale Informa-
tionen zu erhalten, ist zwei aufeinander folgende CT-Untersuchun-
gen mit verschiedene Rohrenspannungen durchzufiihren [5, 6]. Da-
durch ist es moglich, beide Scans mit verschiedenen Vorfilterungen
und Rohrenstromen durchzufiihren, um eine optimale spektrale Tren-
nung mit optimaler Dosisanpassung zu erhalten. Bei dieser Methode
kann das volle Messfeld verwendet werden und es gibt keine Beein-
trachtigung durch Streustrahlung einer zweiten Rontgenquelle. Nach-
teilig ist jedoch der zeitliche Versatz der beiden Scans, was eine kom-
plexe Bildregistrierung noétig macht [37]. In Abbildung 3.1 ist das ent-
sprechende Konzept illustriert.
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!

Abbildung 3.1: Spektrale CT mit aufeinander folgenden Scans unterschiedli-
cher Rohrenspannung. Abbildungen nachgezeichnet [5].

3.2.2  Dual-Source

Bei Dual-Source-Computertomographen beherbergt die Gantry zwei
Messsysteme, die in einem Winkel von ungefahr 90° bis 95° angeord-
net sind (Abbildung 3.2a). Diese werden typischerweise als A- und B-
System bezeichnet. Fiir die Datenaufnahme konnen die beiden Mess-
systeme mit unterschiedlichen Spannungen, Stromen und Vorfilterun-
gen betrieben werden. Das hoher energetische Spektrum wird meis-
tens zusitzlich mit einem Zinnfilter aufgehéartet. Das B-System bietet
in der Praxis ein kleineres Messfeld von circa 35 cm. Spektrale In-
formationen sind dadurch auf dieses Messfeld limitiert auch wenn
Bilder mit dem vollen Messfeld des A-Systems rekonstruiert werden
[5, 371

Aufgrund des rotierten Einbauwinkels der beiden Messsysteme
werden nie identische Projektionen wiahrend eines Scans aufgenom-
men, so dass diese in einem Vorverarbeitungsschritt ausgerichtet wer-
den miissen [38, 39]. Desweiteren kann bei einem solchen Computer-
tomographen Streustrahlung des jeweils anderen Messsystems detek-
tiert werden, was durch Algorithmen ausgeglichen werden muss [6,

40].
3.2.3 kV-Switching

Bei der Methode der kV-Switching-CT wird die R6hrenspannung wih-
rend der Rotation des Messsystems schnell zwischen zwei verschiede-
nen Werten geschaltet, so dass ein verschachtelter Datensatz entsteht,
wie in Abbildung 3.2b dargestellt ist [6, 41]. Sind die Umschaltzeiten
sehr klein, ist es nicht notig die beiden Datensdtze im Bildraum zu
registrieren; auch muss nicht die Streustrahlung eines zweiten Mess-
systems korrigiert werden. Damit keine Artefakte durch Unterabtas-
tung entstehen, sind die Rotationszeiten in der Praxis auf 0,5s bis
1's beschrénkt. Da der Rohrenstrom nicht in gleicher schneller Fre-
quenz geschaltet werden kann, wie die Spannung, wird die Anzahl
der Projektionen mit niedriger und hoher Energie entsprechend an-
gepasst, um dhnliche Dosis zu erhalten. Des Weiteren ist es nicht es
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(a) Dual-Source (b) kV-Switching (c) Split-Filter

Abbildung 3.2: Dargestellt sind (a) die Dual-Source-CT mit zwei verschiede-
nen Rohrenspannungen, Stromen und Vorfilterungen wih-
rend eines Scans, (b) die kV-Switching-CT mit schnell wech-
selnden Rohrenspannungen, aber konstantem Strom und
gleicher Vorfilterung und (c) die CT mit geteiltem Filter
(Split-Filter) entlang der Winkelrichtung. Abbildungen nach-
gezeichnet [5].

nicht moglich das Spektrum mit hoher Spannung durch einen zusétz-
lichen Filter weiter aufzuharten [37].

3.2.4 Split-Filter

Split-Filter werden typischerweise in Gerdten mit einem Messsystem
verwendet um zusitzliche spektrale Informationen zu akquirieren.
Dabei wird die Untersuchung bei einer Rohrenspannung durchge-
fiihrt. Der spektrale Filter ist dabei so ausgeprigt, dass ein Teil des
Rontgenstrahls mit einem Material gefiltert wird, welches ein weiches
Rontgenspektrum passieren ldsst. Fiir die andere Halfte wird ent-
sprechend ein Material verwendet, welches harte Rontgenstrahlung
durchldsst. Der Split-Filter kann den Rontgenstrahl dabei entweder
in Winkel-, in z- oder in beiden Richtungen teilen. In Abbildung 3.2¢
ist eine in Winkelrichtung geteilter Filter dargestellt. In kommerziell
erhiltlichen Computertomographen ist ein in z-Richtung geteilter Fil-
ter etabliert [42, 43]. Dabei besteht die eine Halfte des Filters aus Gold
und die andere aus Zinn. Die Dicken sind entsprechend so gewdhlt,
dass ungefdhr die gleiche Intensitdt auf den Detektor trifft. Die Split-
Filter-CT kann nur im Spiral-Modus betrieben werden.

3.2.5 Dual-Layer-Detektor

Im Gegensatz zu den zuvor genannten Methoden, wird bei einem Du-
al-Layer-Detektor nicht das abgestrahlte Rontgenspektrum modifiziert,
sondern der Detektor. Der Detektor besteht dabei aus zwei Szintillati-
onsschichten in Strahlrichtung. Photonen mit niedriger Energie wer-
den eher im oberen Teil detektiert; Photonen mit hoher Energie im
unteren [44]. Die Datensédtze werden somit simultan akquiriert und
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(a) Dual-Layer Detektor (b) Photonenzéhlender
Detektor

Abbildung 3.3: (a) Ein Dual-Layer-Detektor ist ein konventioneller ener-
gieintegrierender Detektor, der mit zwei geschichteten un-
terschiedlichen Szintillationsmaterialien niedrig- und hoch-
energetische Photonen messen kann. (b) Ein photonenzah-
lender Detektor ist ein direkt-konvertierender Halbleiterde-
tektor mit mehreren Diskriminatorschwellen zur Unterschei-
dung der Energie der Photonen. Abbildungen nachgezeich-
net [5] gezeichnet.

eine Bildregistrierung ist daher nicht nétig. Es steht das volle Mess-
feld zur Verfiigung. Abbildung 3.3a illustriert diese Technik.

3.2.6 Photonenzihlender Detektor

Der Vollstindigkeit halber werden photonenzihlenden Detektoren be-
reits in diesem Abschnitt erwdhnt, obwohl ihnen das folgende Ka-
pitel gewidmet ist. Auch bei dieser Methode ermoglicht der Detektor
die Auflosung des eingestrahlten Rontgenspektrums. Es ist eine fiir
die CT vollig neue Detektortechnologie, die nicht auf Konversion der
Rontgenphotonen in Licht basiert. Die Rontgenphotonen werden di-
rekt in Elektronen konvertiert. Diese erzeugen Spannungspulse, de-
ren Hohe proportional zur Photonenenergie ist. Mittels einstellbarer
Diskriminatorschwellen lassen sich dann spektrale Datensétze erzeu-
gen. Photonenzidhlende Detektoren bieten ebenso das volle Messfeld
und eine hohe zeitliche Auflosung [37] und sind in vorklinischen CT-
Prototypen realisiert [45, 46].

3.3 KLINISCHE ANWENDUNGEN

Einen guten Uberblick iiber die klinischen Anwendungen gibt [6].
Dieser Abschnitt fasst die Anwendungen, von denen manche in der
klinischen Routine angewendet werden, kurz zusammen. Detaillierte
Beschreibungen sind in der dort referenzierten Literatur zu finden.
Dieser Abschnitt fasst die Anwendungen kurz zusammen. Der letzte
Paragraph beschreibt potentielle Anwendungen der K-Kanten-Bild-
gebung.
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Mit den spektralen Informationen lassen sich virtuelle monochroma-
tische Bilder erzeugen. Diese weisen reduzierte Strahlaufhirtungsarte-
fakte auf, sowie eine Erhohung des Iodkontrastes bei niedrigen keV-
Einstellungen. Die Verwendung von Entrauschungsalgorithmen, die
Informationen aus benachbarten Energiebereichen verwenden, sind
dabei unumgénglich [47].

Durch die automatische Knochenentfernung bei der CT-Angiographie
lassen sich durch Iod kontrastierte Gefifse besser beurteilen, wie in
Abbildung 3.4a zu sehen ist. Des Weiteren ist auch die Entfernung
von Kalzifikationen (atherosclerotic plaque removal) moglich um eventu-
elle Gefdafsverengungen besser beurteilen zu konnen. Zusitzlich zur
Knochenentfernung konnen die perfundierten Bereiche farblich her-
vorgehoben werden (blood pool imaging).

In Multi-Phasen-CT-Untersuchungen wird ein nativer Scan ohne
Kontrastmittel und einer mit Konstrastmittel durchgefiihrt. Mittels
spektraler Informationen kann aus nur einem konstrastierten Scan
das Iod-Signal entfernt werden und somit lassen sich virtuelle unkon-
trastierte Bilder (VNC') erzeugen. Dadurch wire der Scan ohne Kon-
strastmittel nicht nétig und die entsprechende Dosis konnte gespart
werden. Es besteht jedoch die Gefahr, dass zum Beispiel sehr kleine
Harnsteine im VNC-Bild nicht routineméfiig erkannt werden konnen
[6].

Mittels DE-Techniken lassen sich Harnsteine charakterisieren (uri-
nary stone characterization), was direkten Einfluss auf die Behandlung
hat. In Abbildung 3.4b sind Kristalle der Harnsdure rot dargestellt
und andere Kristalle blau. Wenn man in vivo feststellt, dass Kristalle
der Harnsdure vorliegen, ist eine Alkalisierung mittels Medikamen-
ten moglich und es sind keine weiteren Diagnostikverfahren notig
und auch keine Steinextraktion [6].

Weitere Anwendungen sind die Erkennung von Silikonlecks bei
Brustimplantaten und die Differenzierbarkeit von Harnsdure und Cal-
cium und damit die Unterscheidung von Gicht und Pseudo-Gicht [6].

Einen Anwendung fiir die K-Kanten-Bildgebung wire z.B. eine
erweiterte CT-Kolonographie mit der gleichzeitigen Applikation von
Iod und Gadolinium als Konstrastmittel [48]. Iod wird in diesem Fall
oral verabreicht, um den Darminhalt zu kontrastieren und durch Al-
gorithmen entfernen zu konnen. Den Patienten bliebe die Einnahme
eines Abfiihrmittels erspart. Gadolinium wiirde in diesem Fall von
eventuellen Polypen aufgenommen werden und kénnte kontrastreich
dargestellt werden. Eine weitere Anwendung wiére eine Multi-Pha-
sen-Leberuntersuchung mit nur einem CT-Scan [49]. Normalerweise
wird zundchst das Kontrastmittel injiziert und anschliefSend erfolgt
jeweils ein CT-Scan in der arteriellen und in der portal-vendsen Pha-
se. Mittels K-Kanten-Bildgebung konnte auf einen CT-Scan verzich-
tet werden, wenn zwei verschiedene Konstrastmittel (beispielsweise

1 engl. virtual nonconstrast-enhanced images
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A

Non-Uric Acid

(a) Knochenentfernung (b) Harnsteincharakterisierung

Abbildung 3.4: (a) Die automatische Knochenentfernung ermoglicht eine
bessere Beurteilbarkeit der kontrastierten Gefafse. (b) Mittels
Harnstein-Charakterisierung werden Kristalle der Harnsau-
re rot dargestellt und andere Kristalle blau. Quelle [6]
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Injektion CA1  Injektion CA2  Spektraler Scan

Abbildung 3.5: Durch zeitversetzte Gabe von zwei verschiedenen Konstrast-
mitteln (CA1 und CA?2) lieSen sich arterielle und portal-ve-
nose Phase einer Leberuntersuchung mit einem PCD in nur
einem CT-Scan darstellen. Abbildung nachgezeichnet [49].

Iod und Gadolinium) zu unterschiedlichen Zeitpunkten verabreicht
werden. Das Untersuchungsprotokoll ist in Abbildung 3.5 dargestellt.
Zunichst wird das erste Kontrastmittel (CA1) verabreicht. Der Zeit-
punkt fiir die Gabe des zweiten Kontrastmittels (CA2) wird dann
so eingestellt, dass die maximale Kontrastverstarkung von CA1 in
den Portalvenen mit der maximalen Kontrastverstarkung von CAz2 in
den Arterien der Leber koinzidiert. Der Scan erfolgt dann zu dem
Zeitpunkt an dem beide Maxima tiberlappen. Die Strahlenexposition
eines CT-Scans muss der zusitzlichen Kontrastmittelgabe gegentiber-
gestellt werden.
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PHOTONENZAHLENDE DETEKTOREN

In diesem Kapitel werden die physikalischen und technischen Grund-
lagen von geeigneten photonenzidhlenden Detektoren® (PCD) fiir die
CT beschrieben. Sowohl Detektormaterial als auch die Ausleseelektro-
nik miissen den Anforderungen der klinischen CT gentigen. Dafiir
miissen sie sich gegen die bestehenden energieintegrierenden Szintil-
lationsdetektoren behaupten. Die in der CT auftretenden Photonen-
fliisse liegen dabei im Bereich von 0 bis 107 s~ mm~—2, es muss ei-
ne Aufldsung von mindestens 0,5 mm im Isozentrum und ein dhnli-
ches Absorptionsvermogen wie GOS erreicht werden. CdTe und Cad-
miumzinktellurid (CdZnTe) erfiillen diese Anforderungen sogar bei
Raumtemperatur, was aus technischen Griinden wiinschenswert ist
[50, 51, 52]. Abbildung 4.1 stellt schematisch den Detektionsprozess
von Rontgenstrahlung in einem direkt konvertierenden Detektor dar.
Im Folgenden werden die Wechselwirkungen im Halbleitermaterial
CdTe, die Signalerzeugung und die daraus resultierende spektrale De-
tektorantwortfunktion D beschrieben. Dabei werden die wesentlichen
Effekte Ladungsteilung, Fluoreszenzstrahlung und Pulsanhiufung unter
vereinfachenden Annahmen beschrieben, um ihre Auswirkungen auf
D zu erkldren. Fiir detaillierte Beschreibungen der Detektorphysik
sei auf die Literatur [53] verwiesen.

4.1 WECHSELWIRKUNGEN IM HALBLEITER

Fiir die Betrachtung der Wechselwirkung von Rontgenstrahlung im
Halbleitermaterial CdTe werden nur Energien im diagnostisch relevan-
ten Bereich zwischen 1 und 150 keV betrachtet [21, 54]. Zunéchst wird
ein Rontgenphoton mit der Energie Ei,, betrachtet, welches mit dem
Halbleitermaterial CdTe der Dicke D interagiert. Aufgrund der hohen
Ordnungszahlen 48 und 52 von jeweils Cadmium und Tellur erfolgt
die Wechselwirkung primér durch photoelektrische Absorption und
seltener durch Comptonstreuung [55].

ENERGIEDEPOSITION Wie in Abschnitt 2.3 beschrieben, entsteht
durch diese Prozesse ein Sekundarelektron mit Energie E.-. Des-
sen Energie wird im Halbleiter vorzugsweise iiber Elektron-Elektron-
Stoe deponiert (sieche Unterabschnitt 2.3.7). Die mittlere Anzahl N

1 auch als direkt konvertierender Detektor bezeichnet
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Kathode

Sensor
(CdTe)

pixelierte Anode—

Bump bond

ASIC ——

Abbildung 4.1: Die schematische Darstellung eines direkt konvertierenden
Rontgenstrahlungsdetektors zeigt die Prozesse nach eintref-
fender Rontgenstrahlung. Diese wechselwirkt mit dem Halb-
leitermaterial (Sensor) CdTe. Die entstehende Elektronen-
bzw. Lochwolke wird aufgrund der angelegten Hochspan-
nung (HV) getrennt und driftet jeweils in Richtung pixelier-
ter Anode und Kathode. Die pixelierte Anode ist mittels
Bump-Bond-Technik mit der Anwendungsspezifische inte-
grierte Schaltung (ASIC) kontaktiert. In der ASIC ist die Signal-
verarbeitungslogik skizziert. Abbildung nach [52] gezeich-
net.
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Abbildung 4.2: (a) Mittlere freie Wegldnge in CdTe und (b) Absorptionswahr-
scheinlichkeit in CdTe und GOS.

der dabei entstehenden Elektronen-Loch-Paare berechnet sich wie in
[1] mit der effektiven Ionisierungsenergie wcqgre = 4,43 €V zu

Eo

N=—"°—.
WCdTe

(4.1)
FANORAUSCHEN Fano beschreibt, dass bei der Ionisierung eines
Halbleiters durch schnelle geladene Teilchen die Fluktuation 0%, der
Anzahl der erzeugten Ionen nicht poissonverteilt ist, sondern um den
Fanofaktor F geringer [56]

o4 =F-N, (4.2)

wobei N die mittlere Anzahl entstandener Elektronen-Loch-Paare ist.
Fiir CdTe ist F =~ 0,1 [57]. Die entstandenen Locher beziehungswei-
se Elektronen driften aufgrund der am Halbleiter angelegten Span-
nung jeweils zur Kathode beziehungsweise pixelierten Anode. Dies
ist schematisch in Abbildung 4.1 dargestellt. Die Entstehung des Si-
gnals wird im folgenden Abschnitt beschrieben.

REICHWEITE DER PHOTONEN Die mittlere freie Wegldnge A der
Photonen im Halbleiter, also die Wegstrecke, nach der im Durch-
schnitt der Anteil 1/e der Photonen nicht in Wechselwirkung mit den
Atomen des Halbleiters getreten ist, lasst sich mittels des Lambert-
Beer’schen Gesetzes (Unterabschnitt 2.3.1) berechnen. Abbildung 4.2a
zeigt A in CdTe fiir relevante Photonenenergien. Damit ldsst sich auch
die Tiefe der Interaktionen im Halbleiter abschédtzen. Der energieab-
hingige Verlauf der Absorptionswahrscheinlichkeiten von GOS und
CdTe mit jeweils einer Dicke von 1,4mm und 1,6 mm ist in Abbil-
dung 4.2b dargestellt. Diese Materialdicken werden typischerweise in
klinischen Computertomographen beziehungsweise Prototypen ver-
wendet.

FLUORESZENZEN Die primédr durch Photo- und Compton-Effekt
hervorgerufenen Fehlstellen in den Energieniveaus der Atome des
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Tabelle 4.1: Relevante Ubergénge in CdTe mit deren Energien Ey.

MATERIAL UBERGANG Ey (keV) Py (fl | pe) A (pm)
Cd Kx 23,154 0,593 111,8
Cd Kpg 26,077 0,128 153,9
Te Ka 27,468 0,606 58,9
Te Kg 30,993 0,139 80,5

Anmerkung — Die Fluoreszenzphotonen besitzen mittlere Reichweiten A und
konnen das betrachtete Pixel verlassen. Py ist die bedingte Wahrscheinlich-
keit, dass ein Fluoreszenzphoton emittiert wird, wenn zuvor Photoeffekt in
Cd bzw. Te stattgefunden hat. E; ist berechnet mit Daten aus [60]. Py ist
berechnet mit Daten aus [59, 60].

Halbleiters (siehe Abschnitt 2.3), werden durch Elektronen aus hohe-
ren Energieniveaus geschlossen. Die Energiedifferenz wird in Form
von Fluoreszenzphotonen oder Auger-Elektronen frei (Abschnitt 2.2
oder Unterabschnitt 2.3.6), wobei letzterer Prozess sehr unwahrschein-
lich ist. Die Fluoreszenzphotonen werden isotrop abgestrahlt [58] und
ihre Reichweite im Halbleiter kann mit dem Gesetz von Lambert-Beer
abgeschitzt werden. Dabei ist eine Vielzahl verschiedener Ubergén-
ge moglich. Tabelle 4.1 zeigt eine Ubersicht der dabei entstehenden
Fluoreszenzphotonen, deren mittlere Reichweite A so grof3 ist, dass
es wahrscheinlich ist, dass diese im Nachbarpixel absorbiert werden.
Die bedingte Wahrscheinlichkeit Py (fl| pe) fiir Erzeugung eines Fluo-
reszenzphotons, wenn zuvor Photoeffekt stattgefunden hat, berech-
net sich fiir die Ubergénge K und K aus den Streuquerschnitten
fiir diese Ubergénge oy, und ok ¢ und dem totalen Streuquerschnitt
fir den photoelektrischen Effekt o}y, mit

und
Pk, = O-KB/GFOet' (4-4)

ok, und ok, kénnen [59] und fot kann [60] enthommen werden. Ey;
berechnet sich fiir die erlaubten Ubergdnge mit den Zustandsenergi-
en aus [60]. Aus Griinden der Ubersichtlichkeit wurden die Ubergéin—
ge wie folgt abgekiirzt:

K(x = Koq = I—3 — K (45)
Kﬁ = Kﬁl =M3; —K (46)
4.2 SIGNALERZEUGUNG UND -DETEKTION

Damit die entstandenen Elektronen und Locher nicht sofort wieder
rekombinieren, muss eine Spannung am Halbleiter angelegt werden.
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In CdTe tragen die Elektronen hauptsdchlich zum Signal bei, wie im
Folgenden beschrieben wird. Daher wird an die der Rontgenquelle
zugewandte Halbleiteroberseite eine negative Spannung (Kathode)
angelegt und die Unterseite ist als pixelierte Anode ausgepragt, wie
in Abbildung 4.1 dargestellt.

DRIFT UND LADUNGSTEILUNG Elektronen und Locher driften in
entgegengesetzte Richtung auf die jeweiligen Elektroden zu. Die je-
weiligen Driftgeschwindigkeiten berechnen sich mit den Ladungstra-
gerbeweglichkeiten fiir Elektronen . und Locher py, und dem elek-
trischen Feld E zu [53]:

Vi = HhE (4.8)

Bei einer typischen Dicke des CdTe Halbleiterkristalls von 1,6 mm und
einem elektrischen von Feld von 0,6 kV mm ™! ist die Elektronendrift-
geschwindigkeit nahezu unabhédngig von der Temperatur [61].

Die Ladungstragerwolken sind wiahrend des Bewegungsvorgangs
einem Diffusionsprozess unterworfen. Nach der Driftzeit t ist der Ra-
dius op der Ladungswolke

op = v 2kpt (4-9)

mit der Diffusionskonstante kp bei einer anfanglich punktformigen
Ladungsverteilung [62]. Bei vereinfachend angenommenem konstan-
ten elektrischen Feld U/D gilt nach der Driftstrecke x fiir die Driftzeit

xD
t_

U (4.10)

und man erhilt fiir den Diffusionsradius

o — ZkDXD ( 11)
D Hu . 4.

Konstanten sind auf Seite xviii tabelliert. Nur in idealen undotier-
ten Halbleitern wére ein konstantes elektrisches Feld realisierbar. In
realen Detektoren auf Basis von CdTe sind immer eine intrinsische
Dotierung und Fehlstellen vorhanden [1, 63].

Die Repulsion, also die Abstofsung gleichartiger Ladungstrager, tragt
des weiteren zur Verbreiterung der Ladungsverteilung bei und wur-
de in [64] untersucht. Im Bereich klinischer Rontgenstrahlung tragt
die Repulsion zwischen 20 % (20 keV) und 7 % (150 keV) zum Radius
der Ladungstragerwolke bei. Zusatzlich ist die initiale Ladungsvertei-
lung nicht punktférmig, sondern das bei der Ionisierung entstehende
schnelle Photoelektron erzeugt Elektronen-Loch-Paare entlang eines
Wechselwirkungspfades (beispielsweise 25 ym bei einem 60 keV Pho-
toelektron) [65]. Schematisch ist die Ladungsverteilung entlang der
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Abbildung 4.3: Ladungsverteilung {iber benachbarte Pixel mit Sensordicke
D und Diriftstrecke x. Nach [52] gezeichnet.

Driftstrecke in Abbildung 4.3 dargestellt. Je nach Pixelabstand ist ei-
ne Verteilung der Ladungswolke (engl. charge sharing) iiber mehrere
Pixel hinweg moglich.

INFLUENZ UND LADUNGSSAMMLUNG Noch bevor die Ladungs-
trager die jeweiligen Elektroden erreichen, wird eine Ladungsvertei-
lung durch die driftende Elektronenwolke am Ort der Elektroden in-
fluenziert. Aufgrund der Drift dndert sich die influenzierte Ladungs-
verteilung, was einem Stromfluss entspricht. Fiir dessen Berechnung
erarbeiteten Shockley [66] und Ramo [67] die Grundlagen. Mit Hilfe
des Wichtungsfeldes W kann man den influenzierten Strom

i(t) = qWv (4.12)

berechnen. Das Wichtungsfeld ist der negative Gradient des Wich-
tungspotentials ¢:

Das Wichtungspotential ldsst sich mittels einer analytischen Me-
thode unter Verwendung von Spiegelladungen [68] berechnen oder
durch Losen der Poisson-Gleichung fiir die bewegte Ladung [69].
Es ist normiert auf die maximal influenzierbare Ladungsmenge. Das
Wichtungspotential hangt nur von der Geometrie ab und beschreibt
die Kopplung einer Ladung an eine bestimmte Anode [53]. In Ab-
bildung 4.4 sind Wichtungspotentiale fiir verschiedene Pixelgrofien
dargestellt. Fiir einen Plattenkondensator ist das Wichtungsfeld, also
der Gradient des Potentials, unabhidngig vom Ort der Ladungswolke
und damit ist auch der Stromfluss in Gleichung 4.12 konstant. Bei ei-
ner pixelierten Anodenstruktur ist der Stromfluss umso grofser, je na-
her die Ladungswolke der Elektrodenoberfliche kommt. Fiir kleinere
Pixelgrofien ist der Gradient des Potentials in der Nihe der Elektro-
denoberfliche grofier, was als small pixel effect bezeichnet wird [70].

PULSFORMUNG Die in der Anode gesammelte Ladung wird be-
stimmt durch die Energie des eintreffenden Rontgenphotons E;,. Die
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Abbildung 4.4: Auf der Abszisse ist der Abstand von der pixelierten Anode
aufgetragen und auf der Ordinate das normierte Wichtungs-
potential ¢ fiir verschiedene Pixelgrofien. Abbildung aus [1]
entnommen.

zeitliche Anderung des Ladungsverlaufs (Ableitung) ist der Strom-
fluss, welcher typischerweise ein kurzer Puls (Dirac-Puls) ist. Die Fla-
che unter dem Strompuls (Integral) ist proportional zu Ei,. Dieser
Puls wird in einem Pulsformer (engl. pulse shaper) in ein Spannungssi-
gnal umgewandelt, welches dann mit Komparatoren analysiert und
in einem Encoder digitalisiert wird. Die Signalerzeugungskette ei-
nes photonenzdhlenden Detektors ist in Abbildung 4.5 schematisch
dargestellt. Zundchst wird der Strompuls integriert und macht aus
dem Dirac-Puls eine Stufenfunktion. Ein anschlieflender Hochpassfil-
ter sorgt dafiir, dass das Signal mit bestimmter Zeit abfallt, damit sich
aufeinanderfolgende Pulse nicht iiberlappen. Ein darauf folgender
Tiefpassfilter stellt eine bestimmte Anstiegszeit des Signals und ein
flaches Maximum sicher. Dies ist aus praktischen Griinden wichtig,
da der Analog-Digital-Umsetzer eine endliche Auflosung besitzt [53].
In der anwendungsspezifischen integrierten Schaltung (engl. applica-
tion specific integrated circuit (ASIC)) stehen fiir die Analyse der Span-
nungspulse mehrere Diskriminatorschwellen zur Verfiigung, um die
Anzahl der Signalpulse oberhalb der jeweiligen Schwellen zu zédhlen.
Zur Simulation von Detektorsignalen kann die Pulsformung durch
Faltung des Signals mit einer Gaufsfunktion [18] mit Halbwertsbrei-
te (FWHM) Oghaping Nachgebildet werden. Dabei muss Oghaping grofs ge-
nug sein, damit die komplette Flache unter dem Strompuls erfasst
wird und die Hohe der Spannungspulse der Energie E;,, entspricht.
Andererseits darf oghaping Nicht zu lang sein, damit nicht mehrere auf-
einanderfolgende Pulse erfasst werden.
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Abbildung 4.5: Signalerzeugungskette eines photonenzihlenden Detektors.
Das influenzierte Stromsignal (Dirac-Puls) wird im Pulsfor-
mer fiir die anschliefende Analyse und Digitalisierung vor-
bereitet. Dargestellt ist eine modifizierte Abbildung aus [53].

ELEKTRONIKRAUSCHEN Die Grundlinie des Signals schwankt auf-
grund verschiedener elektronischer Rauschbeitrdge. Rauschquellen
sind dabei die thermische Bewegung von Atomen im Halbleiterma-
terial und der Elektronik, das Schrotrauschen (Schottky-Rauschen)
beim Durchlaufen von Potentialbarrieren durch Ladungstrager und
das rosa Rauschen (1/f-Rauschen) aufgrund von Schwankungen der
Anzahl der Ladungstrédger in Valenz- und Leitungsband [52, 53]. Das
Elektronikrauschen hat keine Auswirkung auf die Anzahl der erzeug-
ten Pulse, jedoch auf ihre Hohe und damit auf die Energieauflosung
des Detektors [18, 71].

ENERGIEKALIBRIERUNG Die erzeugten Pulse enthalten a priori
keine Energieinformation, sondern stellen lediglich einen Spannungs-
verlauf dar. Unter der Annahme, dass das energetische Ansprech-
verhalten des Detektors einem bijektivem Zusammenhang unterliegt,
kann eine Energiekalibrierung durchgefiihrt werden [52]. Dazu misst
man das Signal einer monoenergetischen Rontgenquelle (z. B. 241 Am)
oder die Fluoreszenzstrahlung von bestimmten Materialen bei schra-
gem FEinfall der Strahlung einer Rontgenrshre.

SCHWELLEN- UND BIN-BASIERTES AUSLESEN Trdgt man die er-
zeugten Spannungspulse auf eine Zeitachse auf, erhdlt man einen
Pulszug (engl. pulse train), wie dieser fiir Abbildung 4.6a simuliert
wurde [18]. Je nach Auspragung der ASIC stehen n Diskriminator-
schwellen oder kurz Schwellen zur Verfiigung. In Abbildung 4.6a
sind beispielhaft zwei Schwellen (n = 2) eingestellt. Beim schwellen-
basierten Auslesen wird die Anzahl I, und I, der Pulse gezidhlt, de-
ren Pulsenergie oberhalb der eingestellten Schwellen E; und E; liegt.
Allgemeiner ist I, die Anzahl der gezdhlten Pulse, die von Photonen
mit einer Energie im Intervall

T; = [Ej, 00) (4.14)
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Abbildung 4.6: (a) Pulszug mit zwei eingestellten Diskrimininatorschwellen
bei 25 und 65 keV. (b) Uberlagerung von kurz nacheinander
eintreffenden Pulsen innerhalb der Pulsformungsdauer.

stammen. Beim bin-basierten Auslesen wird entsprechend die Anzahl
Ip, der Photonen im Energiebereich

B; = [Ej, Ej41) (4.15)

gezdhlt. Dieser Energiebereich wird in der Literatur auch als Ener-
giefenster oder -topf bezeichnet®. Die bin-basierten Daten berechnen
sich mit

Ir; , —Im;, fallsj #n

I;, fallsj =n

aus den schwellen-basierten Daten.

PULSANHAUFUNG Die Pulsformungszeit Oghaping (engl. pulse sha-
ping time) muss einerseits lang genug sein, damit das vollstindige
Stromsignal gemessen wird und die Pulshohe der Energie des detek-
tierten Rontgenphotons entspricht. Andererseits muss Oghaping kurz
genug sein, damit die Pulse nacheinander eintreffender Photonen
zeitlich nicht tiberlappen und es nicht zu einer falschen Zahlrate und
falschen Energiemessung kommt. Abbildung 4.6b zeigt dieses soge-
nannte pulse pile-up schematisch und ist in [72, 73, 74, 75, 76] ndher
beschrieben. Die Pulse zweier kurz nacheinander eintreffender Pho-
tonen mit circa 8o und 63 keV iiberlappen zu einem gemeinsamen Si-
gnalpuls der einem go keV Photon entsprechen wiirde. Bei sehr hohen
Photonenfliissen kehrt die Signalamplitude immer seltener unter die
eingestellte Diskriminatorschwelle zuriick und es werden trotz stei-
gendem Photonenfluss immer weniger Pulse gezédhlt. Man bezeichnet
dies als Paralyse des Detektors. Dieses Verhalten hiangt von der Wahl
der Schwellen ab und ist in Abbildung 4.7a dargestellt. Eine Mitiga-
tion lasst sich mittels einer getakteten Diskriminatorschwelle (engl. f-
clock) oder mit einem Grundlinienwiederhersteller (BLR - engl. baseli-
ne restorer) erreichen [53]. Die getaktete Diskriminatorschwelle wird

2 engl. energy window oder energy bin
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Abbildung 4.7: Dargestellt ist die Anzahl der gezdhlten Pulse bei verschie-
denen Photonenfliissen (Ereignisse pro Sekunde). (a) Ist die
Anzahl der eintreffenden Photonen zu grof3, paralysiert der
Detektor. Fiir hohere Schwelleneinstellungen tritt die Paraly-
se erst bei hoheren Photonenfliissen auf. (b) Wird die Grund-
linie durch eine AC-Kopplung angehoben, tritt keine Paraly-
se sondern eine Sattigung bei hohen Photonenfliissen ein.

mit einer bestimmten Taktrate zuriickgesetzt und es wird erneut ge-
priift ob sich das Signal noch oberhalb der Schwelle befindet. Der
BLR kann durch eine AC-Kopplung realisiert sein, und setzt effektiv
die Grundlinie um das {iber einen bestimmten Zeitraum gemittelte
Signal herab. Beide Verfahren fithren dazu, dass der Detektor dann
ndherungsweise durch das nicht-paralysierende Detektormodel be-
schrieben werden kann, da lediglich eine Sittigung der Zahlrate bei
hohen Photonenfliissen eintritt. Das Verhalten der Zahlrate in den
verschiedenen Szenarien im Vergleich zu einem idealen Detektor, der
alle eintreffenden Photonen misst, ist in Abbildung 4.8 dargestellt. Da-
bei ist n die Anzahl der eintreffenden Photonen und m die Anzahl
der gemessenen Ereignisse. Ein paralysierender Detektor wird mit

m=— (4.17)

eTl'Td

und ein nicht-paralysierender Detektor mit

n

beschrieben, wobei 14 die Totzeit ist [77]. Bei einem paralysierenden
Detektor verldngert sich diese Totzeit beim Eintreffen eines weiteren
Ereignisses auch wenn sich der Detektor gerade in einer Totzeit befin-
det. Beim nicht-paralysierenden Detektor kann eine neue Totzeit erst
wieder beginnen, wenn die vorherige Totzeit voriiber ist. Das Beispiel
in Abbildung 4.8 zeigt die Formeln 4.17 und 4.18 fiir eine Totzeit von
Tq = 20ms und einer mittleren Zihlrate n.

Die Pixelflache bestimmt entscheidend, wie wahrscheinlich die Puls-
anhdufung ist, da diese vom Photonenfluss je Pixel abhidngt. Der
Photonenfluss ¢ ist dabei direkt proportional zur Pixelfliche. Die
Pixelgrofie sollte aber nicht zu klein gewédhlt werden, da sonst die
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Abbildung 4.8: Beim idealen Detektor ist die Anzahl der gezdhlten Pulse m
gleich der Anzahl der eintreffenden Photonen n. Beim para-
lysierenden Detektor fdllt die Anzahl gezdhlter Pulse nach
dem Maximum wieder ab. Beim nicht paralysierenden De-
tektor ndhert sich die gemessene Zihlrate asymptotisch ei-
nem Maximum an.

Ladungsverteilung auf Nachbarpixel und die Detektion der Fluores-
zenzstrahlung in Nachbarpixeln immer wahrscheinlicher werden. Die
Folge davon wiére, dass die Energie Ei, nicht vollstindig in dem Pixel
detektiert wird, in dem die Interaktion stattgefunden hat.

WEITERE EFFEKTE Fiir ein detaillierteres Verstindnis der Signal-
entstehung in einem CdTe-Halbleiterdetektor gibt es noch weitere Ef-
fekte, die fiir diese Arbeit jedoch eine untergeordnete Rolle spielen.
Dazu gehort unter anderem das Einfangen von Ladungstragern an
Fehlstellen (engl. trapping) und die Polarisation des Sensormaterials,
wodurch sich das elektrische Feld dndert. Die Polarisation wird zum
einen durch die am Sensor angelegte Hochspannung [78] und zum
anderen durch hohe Photonenfliisse [79] verursacht. Als hole tailing
wird der Effekt bezeichnet, dass Locher tiberproportional haufiger
eingefangen werden und daher die Signalh6he geringer ausfillt. Auf-
grund von Storungen des elektrischen Feldes kénnen Ladungstrager
in benachbarte Pixel gelenkt werden (engl. charge steering) [8o].

4.3 SPEKTRALE DETEKTORANTWORTFUNKTION

Die spektrale Detektorantwortfunktion D beschreibt die Wahrschein-
lichkeiten die Energie E, eines Rontgenphotons bei verschiedenen
Pulsenergien E,, zu detektieren. Aufgrund der zuvor beschriebenen
Effekte ist keine Eins-zu-eins-Zuordnung moglich. In Abbildung 4.9
werden anhand monoenergetischer Rontgenphotonen mit 100 keV die
wichtigsten Beitrage zu Dr(Ep, Ex) dargestellt. Zundchst wird ein
nicht pixelierter photonenzdhlender Detektor mit niedrigem Photo-
nenfluss homogen bestrahlt, so dass keine Pulsanhdufung stattfindet.
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Der Pulszug wird analysiert und mittels einer Pulshohenanalyse wird
das jeweilige Maximum der Pulse bestimmt. Im Idealfall besteht der
Pulszug nur aus gaufsformigen Pulsen mit der Breite des Pulsformers
Oshaping- Wechselwirken die Photonen ausschliellich durch Photoef-
fekt mit dem Detektor, zeigt die Detektorantwortfunktion einen schar-
fen Ausschlag, den sogenannten Photopeak bei E.

Beriicksichtigt man nun das Elektronikrauschen, fiihrt dies zum
einen zur Schwankung der Grundlinie (engl. base line) um 0keV und
somit zu Betrdgen um OkeV in der Detektorantwort. Zum anderen
fihrt dies zur Verbreiterung des Photopeaks (FWHM o). Fithrt man
nun die Pixelierung der Anode ein, wird die Ladungsverteilung auf
Nachbarpixel moglich. Dabei ist in diesem Beispiel die Elektronen-
wolke deutlich kleiner als die Kantenldnge der Pixel. Die Form in Ab-
bildung 4.9 erklart sich folgendermafien: Eintrége bei der halben Pho-
tonenenergie sind relativ unwahrscheinlich, da diese nur bei Einstrah-
lung direkt auf der Pixelgrenze auftreten konnen. In erster Naherung
ist dann die Verteilung symmetrisch und steigt zu Ex und OkeV an,
da die Pixelfliache grofs gegeniiber dem Durchmesser der Elektronen-
wolke ist. Betrachtet man nun zusétzlich die Fluoreszenzphotonen, ist
es moglich, dass diese das Pixel verlassen und im Nachbarpixel de-
tektiert werden. Dies fiihrt zur Detektion der Fluoreszenzphotonen
mit Energie Ef; aus dem Nachbarpixel und dem Nachweis der Rest-
energie (auch als K-escape bezeichnet) Ex — E¢; im Pixel selbst. Dabei
entspricht Ef; den Ubergangsenergien aus Tabelle 4.1. Das bedeutet
fiir CdTe sind prinzipiell vier Fluoreszenzenergien und vier K-esca-
pe Energien moglich. In Abbildung 4.9 sind jeweils nur zwei dieser
Energien dargestellt.

Eine simulierte Detektorantwortfunktion, wie sie mit dem im Rah-
men dieser Arbeit entwickelten Detektormodell (siehe Kapitel 6) er-
zeugt wurde, ist in Abbildung 4.10 dargestellt. Darin stellen sich die
Photopeaks der jeweiligen monoenergetischen Einstrahlung als Dia-
gonale mit hoher Wahrscheinlichkeit dar. Parallel dazu verlaufen die
K-escape Peaks Ex — Efy mit geringerer Wahrscheinlichkeit. Im Be-
reich zwischen 23 und 31keV Pulseenergie E,, liegen die sich {iber-
lappenden Fluoreszenzpeaks.

SCHWELLEN- UND BIN-BASIERTE DATEN Mit Kenntnis der so-
eben beschriebenen spektralen Detektorantwortfunktion Dg(Ep, Ex)
und der energieabhidngigen Anzahl der auf den Detektor treffenden
Photonen S(E) kann das Pulsspektrum

D (Ep) = L dExS(Ex)DR(Ep, Ex) (4.19)

berechnet werden. S(Ey) ergibt sich mit dem von der Rontgenrohre
emittierten Spektrum So(Ex) und dem orts- und energieabhéngigen
Massenschwiachungskoeffizienten p(r, Ex) zu

S(Ex) = So(Ey) - e~ JnrExIdr, (4.20)
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Abbildung 4.9: Veranschaulichung der Beitrdge zur spektralen Detektorant-
wortfunktion Dg(Ep, Ex).
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Abbildung 4.10: Simulierte spektrale Detektorantwortfunktion. Fiir ver-
schiedene Energien der einfallenden Rontgenphotonen (y-
Achse) ist farbcodiert die Wahrscheinlichkeit angegeben,
dass sie Pulse mit verschiedenen Pulsenergien (x-Achse) er-
zeugen.
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Abbildung 4.11: Dargestellt sind das Pulsspektrum (rot) bei Einstrahlung ei-
nes typischen Rontgenspektrums mit 140kV (schwarz). Ei-
ne Energieschwelle bei E1 = 30 keV ist rot gestrichelt einge-
zeichnet. Die Anzahl Iy, der gezéhlten Pulse ist die Flache
unter dem Pulsspektrum ab Ej.

Exemplarisch ist in Abbildung 4.11 fiir ein 140 kV-Rontgenspektrum
und Dg(E,, Ex) aus Abbildung 4.10 das Pulsspektrum dargestellt.
Strenggenommen befinden sich auf der Abszisse die zwei Energieska-
len E, fiir das Rontgenspektrum und E,, fiir das Pulsspektrum. Nach
der Energiekalibrierung des Detektors konnen diese jedoch als gleich
angenommen werden.

Die Anzahl der detektierten Photonen berechnet sich dann zu:

Ix; = L& dE, Dy (Ep) (4.21)
j

Dabei ist der Integrationsbereich X; fiir schwellen-basiertes Auslesen
gleich T; und fiir bin-basiertes Auslesen gleich B;.
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In diesem Kapitel wird das Messsystem dieser Arbeit beschrieben,
welches auf Basis eines SomaToMm Definition Flash (Siemens Healthi-
neers, Forchheim) aufgebaut wurde. Das System beherbergt zwei Ront-
genrohren und zwei Detektoren, wobei ein konventioneller energiein-
tegrierender Detektor (EID) durch einen photonenzdhlenden Detektor
(PCD) ersetzt wurde. Erste Ergebnisse wurden 2010 in [81] und 2012 in
[82] vorgestellt und demonstrieren eine potentielle Kontrastverbesse-
rung im Vergleich zum EID und prinzipielle Zwei-Energie-Fahigkeit.
Die Mehr-Energie-Fahigkeit dieses Systems wurde 2013 untersucht
und in [83] wird berichtet, dass die Trennung von Calcium-Iod und
Calcium-Iod-Gadolinium moglich ist. 2014 erhielt der Prototyp wei-
tere photonenzidhlende Detektormodule, um das Messfeld zu vergro-
Bern [84].

Im Jahr 2014 wurde im CT Clinical Innovation Center der Mayo Cli-
nic (Rochester, MA, USA) ein baugleicher Prototyp in Betrieb genom-
men und evaluiert. Der Detektor wird dabei Photonenfliissen ausge-
setzt, wie diese in der klinischen Routine vorkommen. Unter diesen
Bedingungen liefert der PCD eine mit dem EID vergleichbare Bildqua-
litdt bei 25 % verbessertem Kontrast-Rausch-Verhaltnis (CNR?) fiir Iod
[85]. Dartiber hinaus stellt der Detektor spektrale Informationen zur
Verfiigung. Dies konnte 2016 mit Untersuchungen an menschlichen
Leichen [86] verifiziert werden. Bei den National Insitutes of Health (Ba-
thesda, MD, USA) wurden 2016 die ersten Abdomenuntersuchungen
an Menschen mit einem weiteren klinischen Prototyp durchgefiihrt
[46]. Die folgende Beschreibung des Systems entspricht dem Stand
aus [84].

5.1 GANTRY

In die Gantry eines klinischen SomaTom Definition Flash sind stan-
dardmaéfiig zwei Facherstrahlmesssysteme® montiert, die jeweils aus
einer Rontgenrohre und einem energieintegrierenden Detektor beste-
hen. Der Fokus-Detektor-Abstand betrdgt 10o0cm und das Messsys-
tem hat einen Tunneldurchmesser von 78 cm. Das A-System hat einen
Messbereich von 50cm. Das B-System ist im Winkel von 95° zum
A-System montiert und hat einen Messbereich von maximal 33cm.
Die Rontgenstrahler (Siemens Straton MX) werden von jeweils ei-

Da die Ausdehnung des Rontgenstrahls in z-Richtung noch relativ klein ist, spricht
man von einem Ficherstrahl, obwohl es sich genau genommen um einen Kegelstrahl
handelt.
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Abbildung 5.1: (a) Geometrie des CT Prototyps mit EID im A-System (blau)
und dem PCD im B-System (rot). Der Durchmesser des Mess-
feldes betrédgt jeweils 5o00mm und 275mm und ist in der
Abbildung dargestellt. (b) Photo der gedffneten Gantry des
CT-Prototyps mit PCD (rot), EID (blau) und Rontgenstrahler
mit Blendenkasten (griin). Foto entnommen aus [18].

nem 100 kW Generator betrieben und kénnen mit Réhrenspannun-
gen zwischen 8o und 140kV in 20kV-Schritten und Stromen zwi-
schen 20 und 555 mA in 1 mA-Schritten betrieben werden. Die Zeit
fiir eine Rotation kann zu o,5 oder 1,0s gewédhlt werden. Im B-Sys-
tem wurde der konventionelle, energieintegrierende Szintillationsde-
tektor durch einen neuartigen, photonenzdhlenden Detektor ersetzt
mit einem Messbereich von 27,5cm. Mit dem B-System konnen der-
zeit keine Ubersichtsaufnahmen erstellt werden und eine Dosisauto-
matik ist auch nicht verfiigbar. Die Geometrie des Messsystems ist in
Abbildung 5.1a skizziert. Ein Foto des Prototyps ist in Abbildung 5.1b
dargestellt.

5.2 DETEKTOREN

Der energieintegrierende Detektor des A-Systems besteht aus einem
1,4mm dicken Szintillationskristall aus Gadoliniumoxisulfid (GOS),
der an Photodioden gekoppelt ist und von einem energieintegrieren-
den Schaltkreis ausgelesen wird. Der Detektor besitzt 736 Kanile in
¢@-Richtung, 64 Zeilen in z-Richtung und eine intrinsische Schichtdi-
cke von 0,6 mm im Isozentrum. Ein Streustrahlenraster, sorgt fiir eine
Unterdriickung in @-Richtung gestreuter Photonen. Dieses besteht
aus in z-Richtung verlaufenden Blechen, die nebeneinander auf dem
Detektorbogen stehen und auf den Brennfleck ausgerichtet sind.

Der Detektor des B-Systems wurde durch einen photonenzihlen-
den Detektor (Abbildung 5.2a) ausgetauscht. Als Sensormaterial wird
Cadmiumtellurid (CdTe) mit einer Dicke von 1,6 mm verwendet, da es
dhnliche Schwachungseigenschaften besitzt wie konventionelle De-
tektoren. Der komplette Detektor besteht aus 30 Modulen, die wie-
derum aus zwei CdTe-Kacheln in z-Richtung bestehen. Eine Kachel
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Abbildung 5.2: (a) Photographie des photonenzéhlenden Detektors. Bild
aus [18]. (b) Schematischer Darstellung der Pixelgeometrie
des PCD. Abbildung aus [82] entnommen. Draufsicht und
Auslesemodi sind in Abbildung 5.3 dargestellt.

hat jeweils 64x64 aktive Subpixel im Abstand von 225 um. Wie beim
A-System ist auch hier ein Streustrahlenraster auf dem Detektor an-
gebracht, welches in Winkelrichtung gestreute Photonen unterdriickt.
Das Streustrahlenraster deckt jede fiinfte Kanalreihe ab. Standardma-
Big wird das Summensignal von 4x4 Subpixeln zu einem Macro-Pixel
zusammengefasst, das somit der Grofie eines konventionellen Pixels
des energieintegrierenden Detektors entspricht. Die aktive Macro-Pi-
xelflache ist somit 0,9x0,9 mm?
Winkelrichtung und 0,9 mm in z-Richtung. Mit dieser Geometrie er-
gibt sich ein Messfeld mit 27,5 cm Durchmesser. In Abbildung 5.2b ist
die Pixelgeometrie schematisch dargestellt. Der PCD besitzt 1920 Sub-
pixel in @-Richtung und 128 Subpixel in z-Richtung. Aufgrund der
limitierten Bandbreite fiir die Datentibertragung werden die Subpixel
in verschiedenen Auslesemodi zusammengefasst, welche im néchsten
Abschnitt beschrieben werden.

mit einem Abstand von 1,1 mm in

5.3 AUSLESEMODI UND KALIBRIERUNG

Die an die Subpixel kontaktierte ASIC wandelt die Spannungspulse
in Zahlraten oberhalb der eingestellten zwei Energieschwellen. Dabei
sind nach [82, 87] die Auslesemodi Macro, Chess, Sharp und UHR ver-
tiigbar, die in Abbildung 5.3 dargestellt sind. Im Macro-Modus wird
das Summensignal von 4 x4 Subpixeln je Macro-Pixel iibertragen. Al-
le Modi messen die Anzahl der Photonen oberhalb von zwei Energie-
schwellen mit Ausnahme des Chess-Modus. Dieser stellt je Macro-Pi-
xel die Zahlraten oberhalb von vier Energieschwellen zur Verfiigung.
Dabei ist die Hélfte der Subpixel auf die Energieschwellen E; und E;
eingestellt und die andere Halfte auf E3 und E4. Dies bedeutet, dass
auch nur die Hilfte der Subpixel zum Signal der jeweiligen Energie-
schwellen beitragen und somit das Rauschen grofler ist. Im Sharp-
Modus wird an Stelle von 4x4 das Signal von 2x2 Subpixeln zur
Ubertragung der Zahlrate von Photonen oberhalb der unteren Ener-
gieschwelle E; zusammengefasst. Fiir den UHR-Modus wird diese
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feinere Unterteilung auch fiir das Signal oberhalb von E; durchfiihrt.
Fiir den Sharp- und UHR-Modus muss eine kleinere maximale Kol-
limierung entlang der z-Achse in Kauf genommen werden, da tech-
nisch bedingt die Ubertragungsrate limitiert ist. Abbildung 5.3 kann
die maximale mogliche Kollimierung fiir jeden Auslesemodus ent-
nommen werden. An dieser Stelle sei auf die Definition des schwel-
len- und bin-basierten Auslesens in Abschnitt 4.2 verwiesen.

In dieser Arbeit wird ausschliellich der Macro-Modus verwendet
und es werden primér die Anzahl von Photonen innerhalb von Ener-
giefenstern betrachtet. Die Anzahl der gezahlten Photonen innerhalb
eines Energiefensters erhilt man als Differenzsignal aus der Anzahl
der Pulse oberhalb der niedrigen Energieschwelle abziiglich der Pul-
se oberhalb der hohen Energieschwelle (vergleiche Abschnitt 4.2).

Die einzelnen Subpixel werden zunéchst einer Energiekalibrierung,
wie in [52] beschrieben, unterzogen. Anschliefsend muss fiir jede Kom-
bination der Einstellungen fiir die Energieschwellen, der Rohrenspan-
nung und der Vorfilterung eine Kalibrierung durchgefiihrt werden.
Diese Kalibrierung soll ermoglichen, dass bei verschiedenen Photo-
nenfliissen am Detektor bei jedem Auslesemodus Bilder mit stabilen
CT-Zahlen rekonstruiert werden konnen.

5.4 VERVOLLSTANDIGUNG DER MESSDATEN

Werden mit dem photonenzédhlenden Detektor im B-System Objekte
untersucht, die tiber die Grenzen des Messfeldes hinausragen, fiihrt
dies zu Abschneidungsartefakten und zur Abweichung der CT-Zah-
len. Werden die Messdaten des PCD an der Grenze des Messbereichs
mit Daten des EID aus einem zusétzlichen Scan mit dem A-System
vervollstandigt, wie dies in [82] beschrieben ist, so konnen die Ar-
tefakte und Abweichungen der CT-Zahlen vermieden werden. Ab-
bildung 5.4 zeigt ein im Randbereich vervollstindigtes Sinogramm
des PCD. In dem Bereich zwischen gepunkteter und durchgezogener
Linie werden die Messdaten iiberblendet. Voraussetzung ist, dass au-
Berhalb des Messfeldes des PCD und im Ubergangsbereich geniigend
Photonenstatistik vorhanden ist. 2016 wurde die Funktionsfahigkeit
des dieser Technik mit einem Abdomenprotokoll mit einem minima-
len CTDI,,; von 1,13 mGy nachgewiesen [88]. Dieser konnte 2019 in
einer neueren Studie je nach Phantomdurchmesser auf 0,13 mGy fiir
kleine und mittlere beziehungsweise 0,27 mGy fiir grofle Phantom-
grofien reduziert werden [89]. Das wird erreicht, indem bei maxima-
lem Pitch die Rohrenspannung von 120 kV auf 80 kV beziehungswei-
se 100 kV gesenkt wird. Bei einer typischen Untersuchungslinge von
3ocm und einem Konversionsfaktor von 0,015 (Tabelle 2.1) fiir Ab-
domenuntersuchungen erhélt man eine effektive Dosis in Hohe von
0,06 mSv beziehungsweise 0,13 mSv. Dies ist sogar geringer als eine
konventionelle Rontgenaufnahme des Thorax mit 0,15 mSv [90].
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Abbildung 5.3: Schematische Draufsicht und Auslesemodi des Prototyps.

Der Chess-Modus (b) ermoglicht effektiv vier Energie-
schwellen je Macro-Pixel zu {iibertragen. Bei allen ande-
ren Modi (a,c,d) werden zwei Energieschwellen {ibertragen.
Die limitierte Dateniibertragungsbandbreite bedingt die ver-
schiedenen Kollimierungen in z-Richtung.
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Abbildung 5.4: Das Sinogramm einer Messung mit dem PCD (innerhalb der
durchgezogenen Linie) wird mit Daten des EID komplettiert.
In dem Bereich zwischen gepunkteter und durchgezogener
Linie werden die Messdaten iiberblendet. Abbildung aus
[82] entnommen.



Teil II

OPTIMIERUNG DES RONTGENSPEKTRUMS

Der Einfluss der Vorfilterung des Rohrenspektrums in Ver-
bindung mit photonenzdhlenden Detektoren in klinischen
Anwendungsszenarien wird anhand von Messgrofsen in
Simulation und Experiment evaluiert. Dazu wird zunéchst
ein effizientes Detektormodell entwickelt (Kapitel 6). An-
schlieSend werden klinisch relevante Filterszenarien in Si-
mulationen untersucht (Kapitel 7 und 8) und im Experi-
ment tiberpriift (Kapitel 9).






MODELLIERUNG DES PHOTONENZAHLENDEN
DETEKTORS

Zur effizienten Simulation von CT-Rohdaten (Sinogramm-Daten) wird
ein Detektormodell benotigt, welches die folgenden Anforderungen
erfiillt. Es soll in der Lage sein, fiir jede eintreffende Photonenener-
gie den Erwartungswert und die Varianz der Wahrscheinlichkeit zu
berechnen, diese in einem eingestellten Energiefenster oder oberhalb
einer eingestellten Energieschwelle zu detektieren. Ebenso soll die Ko-
varianz zwischen Energiefenstern und -schwellen berechnet werden
konnen. Aus dieser Information lédsst sich die Detektorantwortfunk-
tion ableiten. Des Weiteren soll es performant arbeiten und sich in
die bestehende Simulationsumgebung einftigen. Es nicht erforderlich,
dass die komplette Signalerzeugung mit zeitaufgelostem Pulszug wie
in Kapitel 4 modelliert wird, da das Model fiir niedrige Photonenfliis-
se ausgelegt ist.

Im Rahmen dieser Arbeit wurde ein Detektormodell entwickelt,
welches rdumliches und energetisches Ubersprechen im photonen-
zdhlenden Detektor im Grenzfall niedriger Photonenfliisse modelliert.
Dabei sind die Pixelkantenldnge d,iy, der effektive Durchmesser der
Elektronenwolke do und das Elektronikrauschen o, freie Parameter,
die der jeweiligen Detektorgeometrie und Schaltungselektronik ange-
passt werden konnen. Die neuste Version des Modells wurde in [91,
92] veroffentlicht.

Der wesentliche Aufbau des Detektormodells und die Modellie-
rung der physikalischen Effekte wird in diesem Kapitel beschrieben.
Anschliefiend wird die Erzeugung realistisch verrauschter Daten und
die Bildrekonstruktion beschrieben.

6.1 VERWENDETE NOTATION

Im Folgenden wird die Wahrscheinlichkeit eine Energie Eqy¢ bei ei-
ner Eingangsenergie Ei;, zu erhalten mit

PDF(Eout“:—in) (61)

bezeichnet. Bei einem zweistufigen kaskadierten Modell mit der Ein-
gangsenergie Ej,, der Zwischenenergie E/ und der Endenergie Eqyt,
wird die Berechnung von PDF(Eqyt/Ein) folgendermafien geschrieben:

PDF(Eout|Ein) = PDF(F—/|Ein) * PDF(F—out|E/) (62)

= J /PDF(E’IEin)PDF(EoutIE’) de’ (6.3)
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Abbildung 6.1: Schema des kaskadierten Detektormodell. Ein eintreffendes
Photon mit Energie E¢ (Stufe 1) tritt tiber einen primédren Ef-
fekt p und eventuell gefolgt von einen sekundéren Effekt g
in Wechselwirkung mit dem Detektor. Die detektierte Ener-
gie ist E; (Stufe 2), welche durch Elektronikrauschen zur
Energie E; fiihrt (Stufe 3). Die Beitrdge der verschiedenen
Effekte werden in Stufe 4 addiert.

6.2 KASKADIERTES DETEKTORMODELL

Es wird ein kaskadiertes Detektormodell entwickelt, welches schema-
tisch in Abbildung 6.1 dargestellt ist. In Stufe 1 wird das Spektrum
der eintreffenden Photonen durch die Wahrscheinlichkeitsdichtefunk-
tion PDF(E;) beschrieben. In Stufe 2 wird die Wechselwirkung im
Halbleiter (siehe Abschnitt 4.3) mit den primadren Wechselwirkungen
keine Interaktion (p = 0), Photoeffekt (p = 1), Compton-Effekt (p = 2) und
Rayleigh-Streuung (p = 3) und den sekundéren Effekten keine Fluores-
zenzstrahlung (q = 0), Fluoreszenzphoton verlisst den Halbleiter (q = 1)
und Fluoreszenzphoton wird wieder absorbiert (q = 2) beschrieben. Dabei
treten die Effekte mit den Wahrscheinlichkeiten Pr(p, q|E;) auf und
resultieren in der Wahrscheinlichkeitsdichtefunktion PDF,, 4(E>|Eq).
Das Elektronikrauschen wird mit PDF(E3|E;) modelliert. Die spek-
trale Detektorantwortfunktion aus Abschnitt 4.3 ist dann identisch
mit der finalen Wahrscheinlichkeitsdichtefunktion

DR(Ep/ Ex) = PDF(E3|E1 )/ (64)
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wobei E1 = Ex und E3 = E;, sind. Diese ist eine Summe {iiber die Pro-
dukte der einzelnen Wahrscheinlichkeitsdichtefunktionen der physi-
kalischen Effekte p und q

PDF(E3[E;) = ) [PDF, q(E2[E1) - Pr(p, qlEq) =
P.q
* PDF(E3|E2)] (6.5)

In den folgenden Abschnitten werden die einzelnen Stufen des Mo-
dells und die Modellierung der physikalischen Effekte ndher beschrie-
ben und wie daraus die raumlich-energetische Kovarianzmatrix der
benachbarten Pixel erzeugt wird.

63 MODELLIERUNG DER PHYSIKALISCHEN EFFEKTE

Das Modell beschréankt sich auf die Nachbildung des Detektors fiir
Anwendungen in der medizinischen Bildgebung, wodurch die Gro-
fenordnungen von Photonenfluss, Pixelgrofie, Durchmesser der Elek-
tronenladungswolke grob vorbestimmt sind. Dadurch gentigt es den
Fall zu betrachten, dass ein Photon mit Energie E; auf das zentrale
Pixel einer 3x3-Pixelanordnung trifft (Abbildung 6.2) und die Aus-
wirkungen auf die unmittelbar angrenzenden Pixel modelliert wer-
den. Die wesentliche Ausgabe des Modells ist eine Kovarianzmatrix
C(Eq) = C(E3,;, E3,4/E7), die die bedingten Wahrscheinlichkeiten be-
schreibt, Zihlereignisse bei der Energie E3; in Pixel i zu erhalten,
wenn gleichzeitig Energie E3; in Pixel j detektiert wird bei einem
eintreffenden Photon mit der Energie E;. Diese Matrix besitzt je ein-
gestrahlter Energie E; Eintrdge fiir alle Kombinationen aus 3x3 Pi-
xeln und 191x191 diskreten Energien im Bereich 0 bis 190 keV. Die
einzelnen Stufen des Modells werden im Folgenden beschrieben.

6.3.1 Stufe 1 — Rontgenspektrum

Das Rontgenspektrum nach dem untersuchten Objekt S(E) aus Glei-
chung 4.20 trifft auf den Detektor. Es wird in 1-keV-Schritten diskre-
tisiert und als normierte Wahrscheinlichkeitsdichtefunktion PDF(E)
mit E; = E, verwendet.

6.3.2 Stufe 2 — Energiedeposition im Detektor

WAHRSCHEINLICHKEITEN DER WECHSELWIRKUNGEN Die vier
primdren Wechselwirkungen p eines Photons mit dem Halbleiter (Ab-
bildung 6.1) sind keine Wechselwirkung (p = 0), Photoeffekt (p = 1),
Compton-Effekt (p = 2) und Rayleigh-Streuung (p = 3). Die ener-
gieabhdngigen Wahrscheinlichkeiten werden durch Pr(p, q|Eq) darge-
stellt. Vereinfachend werden Compton-Effekt und Rayleigh-Streuung
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(a) Keine Fluoreszenz (b) Reabsorption

Abbildung 6.2: 3x3-Pixelanordnung. Die Pixel werden mit Index j durch-
nummeriert. Ein Photon trifft mit Energie E; auf das zentra-
le Pixel j = 5. (a) Die Energie wird vollstindig {ibertragen
(q = 0) und in den Pixeln 1,2,4 und 5 detektiert. (b) Ein Fluo-
reszenzphoton wird abgestrahlt und wechselwirkt in Pixel 1
(q = 2). Durch Ladungsverteilung wird die Energie auf die
Pixel 1,2,4 und 5 aufgeteilt.

nicht modelliert, da ihr Auftreten relativ unwahrscheinlich ist. Zu-
dem wiirde Rayleigh-Streuung nicht die Energie des Photons dndern,
sondern lediglich die Flugbahn zuféllig andern. Des Weiteren wurde
angenommen, dass ein Photon nur eine Wechselwirkung durchfiihrt,
was in einer Monte-Carlo-Simulation verifiziert wurde.

Nach Wechselwirkung eines Photons mittels Photoeffekt gibt es
drei mogliche sekundédre Ereignisse q, die eintreten konnen. Es tritt
keine Fluoreszenzstrahlung der K-Schale auf (q = 0), ein Fluores-
zenzphoton wird emittiert und verldsst den Halbleiter (q = 1) oder
es wird wieder im Halbleiter absorbiert (q = 2). Die Energien der
Fluoreszenzphotonen, die hier auftreten konnen sind in Tabelle 4.1
aufgelistet. Keine Fluoreszenzstrahlung bedeutet in dieser Arbeit, dass
keine Fluoreszenzstrahlung auftritt, deren Energie groff genug ist, um
das Pixel zu verlassen. Das bedeutet, dass im Fall p = 1, q = 0 streng
genommen Fluoreszenzstrahlung mit wesentlich kleineren Energien
als in Tabelle 4.1 auftreten kann. Diese wiirde aber in zeitlicher und
rdumlicher Ndhe der primédren Elektronenwolke absorbiert werden
und zu dieser beitragen.

Die verschiedenen Wechselwirkungsarten sind in Abbildung 6.1
veranschaulicht und in Abbildung 6.3 sind deren Wahrscheinlichkei-
ten fiir einen 1,6 mm dicken CdTe Sensor dargestellt. Die Berechnung
dieser Wahrscheinlichkeiten ist in [93] erldutert. Primédr wechselwir-
ken die Rontgenphotonen iiber Photoeffekt (p = 1) mit dem Halblei-
ter. Erst ab Energien tiber 140 keV tritt mit einer Wahrscheinlichkeit
tiber 50 % keine Interaktion ein. Ab der Bindungsenergie der jeweili-
gen K-Schale von Cd und Te (Ex cq = 26,7 keV bzw. Ex 1. = 31,8 keV)
konnen anschlieffend Fluoreszenzphotonen entstehen, deren Reich-
weite lang genug ist, um den Sensor zu verlassen. Bei einer Dicke des
CdTe-Halbleiters von 1,6 mm geschieht dies relativ selten (q = 1). In
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Abbildung 6.3: Energieabhingige Wahrscheinlichkeiten der Wechselwirkun-
gen. Uberwiegend wechselwirken die Photonen durch den
Photoeffekt (p = 1, rot) mit dem Halbleiter. Compton-Effekt
(p = 2) und Rayleigh-Streuung (p = 3) treten selten auf.

den meisten Féllen werden die Fluoreszenzphotonen wieder absor-
biert (q = 2). Keine Fluoreszenzphotonen werden je nach Energie mit
einer Wahrscheinlichkeit zwischen 20 und 30 % emittiert. Compton-
Effekt (p = 2) und Rayleigh-Streuung (p = 3) werden aufgrund ihrer
geringen Beitrdge im Detektormodell vernachlassigt.

BEDINGTE WAHRSCHEINLICHKEIT DER DEPONIERTEN ENERGIE
Im Fall von keiner Wechselwirkung (p = 0) wird auch keine Energie
deponiert. Somit ist

PDFp_o,q(E2lE1) =0 (6.6)

Fiir den Fall der Wechselwirkung tiber Photoeffekt und keiner Fluo-
reszenzemission (p = 1,q = 0) nehmen wir an, dass das Photon
mit Energie E; das zentrale Pixel (Index j = 5 in Abbildung 6.2)
irgendwo trifft. Eine Elektronenladungswolke mit Energie E; wird
am Wechselwirkungsort (x,y,z) im lokalen Koordinatensystem des Pi-
xels erzeugt, wobei die z-Achse parallel zur Flugbahn des Photons
verlduft. Die rdumliche Dichte der Ladungswolke wird durch eine
isotrope 3-D-Gaufifunktion modelliert mit effektivem Durchmesser
do (FWHM). Vereinfachend wird angenommen, dass dieser effektive
Durchmesser unabhédngig von der Energie ist. Empirisch hat sich ge-
zeigt, dass diese Vereinfachung ausreicht, um das Model an Messda-
ten anzupassen. Dies kann man sich folgendermafien plausibel ma-
chen. Photonen mit hoher Energie wechselwirken in der Regel tiefer
im Halbleiter und damit ndher an der Anode (Interaktionstiefe un-
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gefahr o E%) Die Elektronenwolke hat kaum Zeit durch Diffusion
(< t'/2) und Repulsion (< t'/3 nach [7]) auf dem Weg zur Anode ver-
grofiert zu werden. Photonen mit geringer Energie hingegen wiirden
zwar eine Elektronenwolke mit geringerem Durchmesser erzeugen
(d(Eq) Eg1 /3)), jedoch weiter weg von der Anode. Auf dem Weg zur
Anode wiirde dieser Durchmesser grofier werden. Diese entgegenge-
setzten Effekte fiihren effektiv zu einer sehr geringen Abhadngigkeit
von der Energie.

Die Ladungswolke bewegt sich aufgrund der angelegten Spannung
am Leiter senkrecht auf die Anodenebene zu und trifft die Anode bei
(x,y,0). Der Anteil der Gesamtenergie der Ladungswolke E; ;, der
im Pixel j detektiert wird, kann durch Integration der 3-D-GaufSfunk-
tion tiber das Volumen iiber dem Pixel j berechnet werden. Alternativ
kann die Projektion der 3-D-Gaufifunktion in die Anodenebene (ent-
spricht einer 2-D-Gaufifunktion) iiber die Pixelflache F; integriert und
mit der Gesamtenergie der Ladungswolke E; skaliert werden:

2
Exj=Ey '”Gauﬁ ((x,y), [Ggo GSOD (6.7)
d

Fj

mit 04y = do/+/2log2 (6.8)
Gaufl ((x,y), M) beschreibt eine 2-D-Gaufsfunktion in x- und y-Rich-
tung mit Kovarianzmatrix M.

Da der Wechselwirkungsort in Pixel 5 zuféllig verteilt ist, kann man
tiir alle moglichen Orte (x,y) die Energie E;; mit Gleichung 6.7 be-
stimmen. Ist die Flache dabei mit Ax diskretisiert, kann die Wahr-
scheinlichkeit (Ax/ dpix) % fiir die Kombinationen aus Pixeln und Ener-
gien E; zu dem entsprechenden Element einer bedingten normierten
Kovarianzmatrix Cp, q(E2[E7) fiir eine bestimmte Eingangsenergie E;
addiert werden.

Nun wird der Fall betrachtet, bei dem Fluoreszenzstrahlung emit-
tiert wird und den Halbleiter verldsst, also p = 1 und q = 1 ist. Daftir
kann in Gleichung 6.7 einfach E; durch (Ey — Efy) ersetzt werden,
wobei Efy die effektive Energie des Fluoreszenzphotons ist, und man
erhilt:

2
Exj = (1~ Ery)- || Gaus ((x,y), [“g" 5 D (6.9
do

Fj

Die effektive Energie des Fluoreszenzphotons Efy ergibt sich als
gewichtete Summe der relevanten Ubergangsenergien aus Tabelle 4.1:

Ep = Z Z Wi - Per (M, 1) - Br (M, T) (6.10)

Dabei ist m € {Cd, Te} der Materialindex und t € {K«, Kg } der Index
fiir den Ubergang. wy, ist der relative Massenanteil von Cd und Te
(wca = 0,48 und wt =0,52).
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a) Detektion von Ladungsteilung und Fluoreszenz
in Bin1 in diagonalen Nachbarpixel 1 und 3

b) Detektion von Ladungsteilung und Fluoreszenz
in Bin1 in direkten Nachbarpixel 2 und 4

c¢) Kovarianz zwischen "Quell-Bins" des Pixel 5
mit direktem Nachbarpixel 4

_d) Kovarianz zwischen "Quell-Bins" des Pixel 5
" mit diagonalem Nachbarpixel 3

e) Detektion des 90 keV Photons in allen
Bins im Pixel 5

| .
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Abbildung 6.4: Kovarianzmatrix fiir alle Kombinationen aus 3x 3 Pixeln und
4%4 Energiefenstern mit den Grenzen {20, 55,65, 80, co} keV
und Photonenenergie E1 = 90 keV. Dargestellt sind die Ein-
trage fiir die Pixel 1 bis 5. Die restlichen Eintradge wiederho-
len sich aufgrund der Symmetrie. Die Skala umspannt 0 bis
0,2.

Etwas komplizierter ist der Fall, bei dem das Fluoreszenzphoton
mit Energie Ef; wieder mittels Photoeffekt am Ort (x + fy,y + fy, z +
f,) im Halbleiter wechselwirkt (p = 1,q = 2). Dabei entsteht eine
primédre Ladungswolke mit Energie E1 — Ef; und eine sekundére La-
dungswolke mit Ef;. Es wird angenommen, dass sich die beiden La-
dungswolken nicht beeinflussen, senkrecht auf die Anodenebene be-
wegen und schliefllich an den Orten (x,y,0) und (x + fy,y + fy,0)
die Anode treffen. Die Energie E; ; im Pixel j ist nun die Summe der
beiden Teilladungswolken iiber diesem Pixel

2
Ez; = (E1 —Er)- ”Gauﬁ ((XIU), Odo (2) ]) +
P 0 05

+EF1'”GauB ((x+fx,y+f9), [G(‘Z;O (2) ]) (6.11)

o
F; do

Die Wahrscheinlichkeitsdichtefunktion PDF(fy, fy) fiir den Ort der
zweiten Ladungswolke ist unabhédngig vom Ort der primadren Wech-
selwirkung. Das Fluoreszenzphoton wird isotrop in alle Raumrich-
tungen abgestrahlt und die Reichweite wird durch das Gesetz von
Lambert-Beer bestimmt.

6.3.3 Stufe 3 — Elektronikrauschen

Das Elektronikrauschen wird durch eine um die Null zentrierte Gaufs-
funktion N (0, 02) modelliert. Die bedingte Wahrscheinlichkeitsdich-
tefunktion fiir E3 erhdlt man durch Faltung mit E;:

PDF(E;3[E;) = PDF(E;) * N (0, 02) (6.12)
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6.3.4 Stufe 4 — Summierung

Schliefslich erhilt man die normierte Kovarianzmatrix C(|E¢), die die
Kovarianz zwischen zwei Zahlereignissen bei Energie E3 ; im Pixel i
Energie Ej3; im Pixel j bei einem eintreffenden Photon mit Energie E;
angibt als

C(Eq1) = C(E3,1, E35/E1) = PDF(E3 4, E35]Eq) (6.13)

Am Beispiel der mono-energetischen Bestrahlung des zentralen Pi-
xels (j = 5)) mit E; = 90keV Photonen sind in Abbildung A.1 die
Eintrage der Matrix C(|E;) dargestellt. Eine Interpretation der Ein-
trage befindet sich im Folgenden fiir die Kovarianzmatrix mit vier
Energiefenstern.

Fiir bestimmte Energiefenster B kann die normierte Kovarianzma-
trix Cp durch Integration von C {iber die entsprechenden Energiebe-
reiche berechnet werden:

CalE1) = | EIES[E))dE; (614)
Auch hier ist E3 eigentlich E3; und E3j;. Fiir vier Energiefenster ist
das Ergebnis beispielhaft fiir Bestrahlung des zentralen Pixel 5 mit
E; = 90 keV Photonen und einer Pixelkantenlédnge von dpix = 225um
in Abbildung 6.4 dargestellt. Die Energiefenster haben die Grenzen
{20, 55, 65,80, 0o} keV. Aufgrund der Symmetrie geniigt es die Eintra-
ge fiir die Pixel 1 bis 5 zu betrachten. Im Folgenden wird das Zustan-
dekommen der Félle (a) bis (e) in der Abbildung genauer betrachtet.

Die Wahrscheinlichkeit das 90 keV Photon im Fall (e) zu detektie-
ren nimmt mit steigender Bin-Nummer zu. Bei Photoeffekt ohne Fluo-
reszenzemission wird es in Bin 4 detektiert. Durch Ladungsteilung
kann maximal die halbe Energie des Photons in Nachbarpixeln lan-
den. Die Eintrdge in Bin 1 kommen also durch Photonen zustande,
die in der Nédhe der Grenze zu anderen Pixel detektiert wurden. Ein-
trage auf der Diagonalen (a,b) kommen durch Ladungsteilung und
eintreffende Fluoreszenzphotonen zustande. Maximal die halbe Ener-
gie der eintreffenden Photonen kann detektiert werden. In diesem
Beispiel kann das nur in Bin 1 sein. Die Wahrscheinlichkeit, dass die-
se in den direkten Nachbarpixeln detektiert werden ist wahrscheinli-
cher (b) als diese in den diagonalen Nachbarn zu detektieren (a). In
(c) bzw. (d) kann die dazu gehorige Ursprungsenergie (zumindest die
Bin-Nummer) zugeordnet werden. Die Wahrscheinlichkeiten fiir eine
Detektion in diagonalen Nachbarpixeln (d) ist unwahrscheinlicher als
fiir einen direkten Nachbarn (c).

In Abbildung 6.5 ist die Detektorantwort auf homogene flichige
Bestrahlung des pixelierten Detektors mit E; = 90 keV Photonen ge-
zeigt. Die Auswirkungen, der in Abschnitt 4.3 und Abschnitt 6.2 dis-
kutierten Effekte Photoeffekt, K-escape, Fluoreszenz, Ladungsteilung
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Abbildung 6.5: Detektorantwort auf homogene Bestrahlung eines pixelier-
ten Detektors mit Photonen der Energie E1 = 90keV. Mit-
tels Photoeffekt deponierte Energie manifestiert sich im Pho-
topeak. Verldsst ein Fluoreszenzphotonen das Pixel wird nur
noch die verbleibende Energie (K-escape) im Pixel deponiert.
Bei homogener Bestrahlung werden die Fluoreszenzphoto-
nen aus den Nachbarpixeln detektiert. Elektronikrauschen
fithrt zu einer zusitzlichen Verschmierung jeder detektier-
ten Energie und zum Rauschen der Grundlinie um 0 keV.

und Elektronikrauschen, sind deutlich zu erkennen. Weitere Eigen-
schaften des Detektormodells und die Abhingigkeit von den Parame-
tern Pixelgrofe dpix, Durchmesser der Ladungswolke do und Elektro-
nikrauschen o, sind ausfiihrlich in [92] behandelt.

64 SIMULATIONSUMGEBUNG

Zur Simulation realistisch verrauschter CT-Bilder wird das im vorhe-
rigen Abschnitt beschriebene Detektormodell fiir den photonenzah-
lenden CT-Prototyp (Somarom CounT, Siemens Healthineers, Forch-
heim) angepasst und in die vorhandene Simulationsumgebung in-
tegriert. Die Software ctsim zur Erzeugung von CT-Rohdaten (Sino-
gramme) ist ein Siemens-internes Programm fiir die Entwicklung.
Die Software zur Rekonstruktion von CT-Bildern aus Rohdaten (Sie-
mens ReconCT) ist kommerziell verfiigbar. In den folgenden Abschnit-
ten wird zundchst die Anpassung des Detektormodells, dann die Er-
zeugung realistisch verrauschter Rohdaten und schliefSlich die Rekon-
struktion von CT-Bildern beschrieben.
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6.4.1 Anpassung fiir den Siemens PCD-CT-Prototyp

Das Detektormodell muss auf den Macro-Modus (Abschnitt 5.3) des
CT-Prototyps mit photonenzdhlendem Detektor angepasst werden.
Dazu wird die 3x3-Pixelanordnung auf die 4x4-Pixelanordnung des
Macro-Modus iibertragen. Dabei werden die Pixel mit einer Kanten-
lange von dpix = 225pm auch als Subpixel bezeichnet und die Zu-
sammenfassung von 4x4 Subpixeln als Macro-Pixel. Das Streustrah-
lenraster, welches die Macro-Pixel in Winkelrichtung abgrenzt, redu-
ziert die Intensitit der Eingangsstrahlung, jedoch nicht das Uberspre-
chen in die und aus der darunterliegenden Pixelregion. Die Anord-
nung ist schematisch in Abbildung 6.6 dargestellt. Die Methode zur
Anpassung ist detailliert in [94] beschrieben und wird im Folgenden
verkiirzt dargestellt. Um die Kovarianzmatrix € des Detektormodells
korrekt auf ein Macro-Pixel zu {ibertragen, muss die 3x3-Pixelanord-
nung mit dem zentralen Pixel j = 5 iiber jedes der 4x4 Pixel gelegt
werden und die Beitrdage der Pixel j auf ein Macro-Pixel addiert wer-
den. Die Kovarianzmatrix Cp wird fiir zwei Energiefenster B; mit
j ={1,2} berechnet. Da im Macro-Modus die Zahlereignisse aus allen
(Sub-)Pixeln zu einem Macro-Pixels addiert werden, reduziert sich
die Grofie der Kovarianzmatrix Cpg auf 2x2 Eintrdge je Eingangsener-
gie Eq. Die Erwartungswerte fiir die korrelierten Zahlraten in den
beiden Energiefenstern sind dann durch die Erwartungswerte von
Ig, und Ip, gegeben. Die Korrelation wird durch die Kovarianzma-
trix Cpg beschrieben:

o Var(lg,]  Covllg,, Ip,]
B

— (6.15)
Covl(ip,, Ig,] Var(Ip,]

Abbildung 6.7 zeigt die Detektorantwortfunktion eines Macro-Pi-
xels in Abhéngigkeit von der Energie des eingestrahlten Photons E;
mit zwei Energiefenstern mit den Einstellungen By = [20, 65) keV und
B, = [65,00) keV. Ab der doppelten Energie der unteren Schwelle —
bei diesen Einstellungen 40 keV — kann ein Photon mehrfach gezahlt
werden, was zu einer hoheren Varianz fiihrt, als bei Poisson-Statistik
zu erwarten wére. Ab der Summe von unterer und oberer Energie-
schwelle (hier: 85keV) kann ein Photon sowohl in B; als auch in B,
gezahlt werden. Daher ist die Kovarianz ab 85 keV grofier 0.

Die freien Parameter des Detektormodells o, do, dpix wurden in
[95] fiir die Detektorgeometrie des CT-Prototyps mit dpix = 225pum
bestimmt und sind in Tabelle 6.1 tabelliert. Beispielhaft ist in Ab-
bildung 6.8 die simulierte und gemessene Detektorantwort auf ein
100 kV-Spektrum dargestellt. Die Messung erfolgte, indem die Ener-
gieschwelle schrittweise erhoht wurde.
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Abbildung 6.6: Zusammenschluss von 4x4 Pixeln zu einem Macro-Pi-
xel und 1-D-Streustrahlenraster. Das 3x3-PCD-Modell muss
tiber jedes der 16 Subpixel gelegt werden und die Beitrdge
der Kovarianzmatrix miissen aufaddiert werden.
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Abbildung 6.7: Detektorantwort fiir ein Macro-Pixel mit zwei Energiefens-
tern By = [20,65)keV und B, = [65,00) keV. Angegeben
sind der Erwartungswert fiir die Anzahl gezihlter Pulse
Mean(B1) und Mean(B2) fiir die jeweiligen Energiefenster
B;, die dazugehorigen Werte fiir die Varianz Var(B1) und
Var(B1) und die Kovarianz Cov.
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6.4.2 Erzeugung realistisch verrauschter Daten

Mit dem Siemens-internen Programm ctsim wird unter Beriicksich-
tigung eines realistischen Rontgenspektrums So(Ey), der Formfilter,
der spektralen Filter und der physikalischen Wechselwirkungen (Ab-
schnitt 2.3) im zu untersuchenden Objekt das Eingangsspektrum S(E)
fiir jedes Macro-Pixel des PCD und Rotationswinkel 6 berechnet.

Mit den Erwartungswerten der Zahlraten E [I]B]/Z] in den Energie-
fenstern B, je eingestrahltem Photon mit Energie E; = Ex und de-
ren Kovarianzmatrix Cpg lassen sich Gaufs-verteilte korrelierte Zufalls-
zahlen erzeugen [96]. Dazu benétigt man einen Vektor mit normalver-
teilten Zufallszahlen z und erzeugt die gewiinschten Zufallszahlen

mit
Iy — (EMB)) g7y (6.16)
E (Ip,]
wobei
¢ =R'R (6.17)

gilt. RT kann durch die Cholesky-Zerlegung von Cp berechnet wer-
den [96]. Vor- und Nachteile dieser Methode sind in [92] beschrieben.
Mit dieser Methode konnen verrauschte Daten erzeugt werden, die
auch Mehrfachzdhlungen (auch mehr als 2-fach) eines Photons er-
folgreich modellieren. Cg muss fiir die Cholesky-Zerlegung positiv
semidefinit sein muss. Daten eines PCD sind ganzzahlig und kon-
nen aufgrund des Elektronikrauschens auch negativ sein, wodurch
Cp nicht zwangsweise positiv semidefinit ist. Dies wurde sicher ge-
stellt, indem nicht-diagonale Elemente umskaliert wurden, damit ih-
re Summe nicht grofier als die Diagonalelemente wird [92].

Schliefslich erhdlt man je einen Rohdatensatz I, fiir die Zdhlrate
in den Energiefenstern B;j. Die Zdhlrate ohne Objekt wird als I
bezeichnet.

6.4.3 Bildrekonstruktion
Durch Kenntnis der Zihlraten mit (I]BJ.) und ohne schwichendes Ob-

jekt (Iop;), erfolgt die Bildrekonstruktion wie in Abschnitt 2.5 be-
schrieben fiir jedes Energiefenster B; separat. Die Projektionsdaten

Tabelle 6.1: Parameter des Detektormodels.

PARAMETER VARIABLE WERT
Pixelkantenldnge dpix 225pum
Durchmesser der Elektronenwolke dg 48 um

FWHM des Elektronikrauschens Oe 2,0eV




64 SIMULATIONSUMGEBUNG

4
x10
6 - T T T :
E | S 100 kVp spectrum
5k £ |=——model response |
i —==-measured response

Anzahl Pulse

120

Photonenenergie (keV)

Abbildung 6.8: Simulierte und gemessene Detektorantwort auf ein 100 kV-
Rontgenspektrum.

werden zundchst mit einem Rekonstruktionskern gefaltet und an-
schlieffend zuriick in den Bildraum projiziert. Die Bildrekonstruktion
erfolgt mit ReconCT, in welcher der Algorithmus fiir eine dreidimen-
sionale gefilterte Riickprojektion [28] implementiert ist.
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KONZEPTION UND MESSGROSSEN

In diesem Kapitel wird das Konzept der spektralen Filterung vorge-
stellt, welche die spektrale Trennung in der Computertomographie
(CT) mit photonenzdhlenden Detektoren (PCD) verbessern soll. Die
Messgrofien zur Bewertung der spektralen Eigenschaften und Bild-
qualitdt des Messsystems werden beschrieben und der Ablauf der
Auswertung dargelegt.

7.1 KONZEPT DIESER ARBEIT — UNTERSUCHUNG SPEKTRALER
FILTER

Die gegenldufig optimierbaren Eigenschaften Detektorantwortfunktion
und Pulsanhiufung (Kapitel 4) fiihren zu einem bestimmten Pixelgro-
Benbereich, der die PCD in der CT einsetzbar macht. Mit dem in Ka-
pitel 6 beschriebenen Detektormodell kann die spektrale Sensitivitait
des Detektors fiir die im Prototyp (Kapitel 5) verwendete Pixelgro-
e von 225 pm x 225 pm berechnet werden. Abbildung 7.1a zeigt die
spektrale Sensitivitét, also welche Photonenenergie des Rohrenspek-
trums bei 140kV und 25cm Wasser als Absorber mit welcher Wahr-
scheinlichkeit im niedrigen Energiefenster [Eq, E2] und hohen Ener-
giefenster [E;, oo[ detektiert wird. Fiir dieses Beispiel ist E; = 30 keV
und E; = 65keV gewidhlt. Ab 60keV ist eine Uberlappung der bei-
den Energiefenster zu beobachten, die durch Ladungsteilung, Fluo-
reszenzstrahlung und Elektronikrauschen verursacht wird. Es soll die
Auswirkung auf die spektrale Trennung untersucht werden, wenn
Photonen aus dem eingestrahlten Rontgenspektrum herausgefiltert
werden, die zu einem Signal in beiden Energiefenstern fiihren. Dies
kann mit Materialien erreicht werden, die eine K-Kante im fiir die
Rontgendiagnostik relevanten Energiebereich zwischen 20keV und
150 keV besitzen, und ist in Abbildung 7.1b und Abbildung 7.1c fiir
einen 50 pym bzw. 500 pym dicken Filter aus Hafnium demonstriert. Da
Auswirkungen auf Bildqualitdt und Dosis zu erwarten sind, wird dies
in klinisch relevanten Anwendungsszenarien genauer untersucht. Ta-
belle 7.1 stellt einen Auszug der Elemente dar, die ihre K-Kante im
Bereich ab 60keV besitzen. Die genannten Filterdicken reduzieren
die Intensitét eines 140 kV-Rohrenspektrums auf 70 % (50 pym) bezie-
hungsweise 6 % (500 pm).
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Abbildung 7.1: Spektrale Sensitivitdt des Detektors bei (a) einem Standard
140kV Rohrenspektrum inklusive 25cm Wasser, (b) mit
50 pym zusétzlichem Filter aus Hafnium und (c) 500 pm zu-
sitzlichem Hafniumfilter — In den Féllen (b) und (c) wird
die Intensitét jeweils auf 70 % beziehungsweise 6 % reduziert.
In diesem Beispiel ist die Konfiguration der Energiefenster

30/65keV (blau) und 65/140keV (rot).
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7.2 KLINISCHE ANWENDUNGSSZENARIEN

Tabelle 7.1: Auswahl von fiir die Vorfilterung relevanter Elemente mit K-
Kante im Rontgenspektrum. Die jeweils angegebenen Filterdi-
cken reduzieren die Intensitit eines 140 kV-Rohrenspektrums
auf 70 % bzw. 6 %.

MATERIAL Tm Yb Lu Hf Ta
Ordnungszahl 69 70 71 72 73
K-Kante (keV) 59,4 61,3 63,3 65,4 67,4

Filterdicke (um) 70% 61,4 95,0 65,6 49,2 39,8
Filterdicke (pm) 6% 710 1030 700 510 410

7.2 KLINISCHE ANWENDUNGSSZENARIEN

In dieser Arbeit werden spektrale Routineuntersuchungen und spek-
trale Ultraniedrigdosisuntersuchungen als Anwendungsszenarien in
der CT untersucht, die mit dem in Kapitel 5 beschriebenen Prototyp
realisierbar waren.

SPEKTRALE ROUTINEUNTERSUCHUNG Als Routineuntersuchun-
gen werden die am héufigsten durchgefiihrten Untersuchungen in
der CT bezeichnet. Dazu gehoren unter anderem Untersuchungen des
Gehirns, der Schidelknochen, des Throrax, des Abdomens, zur Tu-
morklassifikation, Metastasensuche und zur Perfusionsmessung. Hier-
zu werden oft Untersuchungen mit Kontrastmittel und ohne Kon-
trastmittel als (natives) Referenzbild erstellt. Mit Zwei-Energie-Metho-
den kann prinzipiell auf die native Untersuchung verzichtet werden,
da ein virtuelles Nativbild berechnet werden kann. Bei herkommli-
chen Zwei-Energie-Systemen muss dies jedoch vor der Datenakquisi-
tion ausgewdhlt werden. Eine energieauflosende (,,spektrale”) Unter-
suchung ist noch kein Standardverfahren.

Mit photonenzédhlenden Detektoren steht die Zwei-Energie-Infor-
mation stets zur Verfiigung und kann bei Bedarf verwendet werden,
ohne eine weitere Messung durchfithren zu miissen. Dadurch wird
die spektrale Routineuntersuchung ermoglicht. Eine zuséatzliche Fil-
terung, wie sie in dieser Arbeit untersucht wird, wird die Intensitat
der Rontgenstrahlung reduzieren. Im Falle der spektralen Routineun-
tersuchung kann davon ausgegangen werden, dass eine Reduktion
der Intensitdt bis zu ungefdahr 40 % kompensiert werden kann. Dies
wiére moglich durch eine entsprechende Erhohung des Rohrenstroms,
da die Rontgenrohre bei einem normalgewichtigen Patientenkollek-
tiv nicht an ihrer Belastungsgrenze betrieben wird. Alternativ wére
eine Verlingerung der Scandauer denkbar. Auswirkungen der dar-
aus resultierenden hoheren Belastung der Rohre auf deren Lebens-
dauer und Auswirkungen auf den Arbeitsablauf aufgrund liangerer
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Kiihlzeiten zwischen Untersuchungen werden in dieser Arbeit nicht
betrachtet.

In dieser Arbeit soll untersucht werden, ob durch einen diinnen Fil-
ter mit einer K-Kante im Absorptionsspektrum die spektralen Eigen-
schaften des Messsystems verbessert werden konnen, ohne dabei die
Bildqualitdt zu beeintrachtigen. In diesem Kontext bedeutet , diinner
Filter”, dass dieser die Intensitdt der Rontgenstrahlung um hdchsten
40 % reduziert.

SPEKTRALE ULTRANIEDRIGDOSISUNTERSUCHUNG Esgibtin der
CT Ultraniedrigdosisuntersuchungsprotokolle, bei denen zusétzliche
Filter eingesetzt werden, um die Intensitdt der Rontgenstrahlung we-
sentlich zu reduzieren, da technisch bedingt die Rontgenrohre nicht
unterhalb eines bestimmtem Stromwertes betrieben werden kann. So-
mit bleibt die Dosismodulationsfahigkeit, die fiir die Dosisautoma-
tik notig ist, erhalten. Beim Protokoll fiir Lungenkrebsfritherkennung
wird ein 0,6 mm Zinnfilter bei 100 kV und einem mittleren Rohren-
strom von 150 mA s verwendet [97].

In einem solchen Anwendungsszenario ist eine spektrale Bildge-
bung bisher nicht vorgesehen [98]. Fiir die spektrale Bildung mit PCD
wiére das mit dem Zinnfilter aufgehértete 100 kV Spektrum ungeeig-
net, da es relativ schmal ist. Hierfiir ist ein 140 kV Spektrum besser
geeignet. Ersetzt man nun den Zinnfilter, durch einen Filter, der eine
K-Kante im Spektrum besitzt, aber dhnliche Schwachungseigenschaf-
ten aufweist, kann dieser dicker gewihlt werden als bei der spek-
tralen Routineuntersuchung. In Tabelle 7.1 sind fiir die relevanten
Elemente die Dicken angegeben, die die Intensitdt eines 140 kV Spek-
trums auf 6% reduzieren. Dies entspricht der Intensitdtsreduktion
eines mit 0,6 mm Zinn gefilterten 100 kV Spektrums ebenfalls bezo-
gen auf 140kV ohne Filter. Je dicker der Filter mit K-Kante gewahlt
werden kann, desto besser wird die spektrale Trennung erwartet, wie
dies in Abbildung 7.1c exemplarisch dargestellt ist. Ein relativ dicker
Filter mit K-Kante wiirde also eine spektrale Ultraniedrigdosisunter-
suchung ermoglichen.

In dieser Arbeit soll auch fiir dieses Szenario gepriift werden, ob
durch einen dicken Filter mit einer K-Kante im Absorptionsspektrum
die spektralen Eigenschaften des Messsystems verbessert werden kon-
nen, ohne dabei die Bildqualitdt zu beeintrachtigen. In diesem Kon-
text bedeutet , dicker Filter”, dass dieser die Intensitdt der Rontgen-
strahlung um hochsten 94 % reduziert.

7.3 MESSPHANTOM

Als Messphantom kommt ein wasserdquivalentes Phantom (QRM,
Mohrendorf, Deutschland) mit 10 bis 40 cm Durchmesser zum Ein-
satz. Es besteht aus einem Innenteil mit 10 cm Durchmesser und kann
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mit Ringen zu 20 bis 40cm erweitert werden. Es bietet die Moglich-
keit zwei Probenrohrchen mit jeweils 2cm Durchmesser einzusetzen
(siehe Abbildung 9.1c). Eines davon wird zentral positioniert; das
andere im Abstand von 3cm zum Zentrum. Bei den im Folgenden
beschriebenen Messungen befindet sich im dezentralen Rohrchen im-
mer Wasser. Im Zentrum wird entweder ein Rohrchen mit einer wiss-
rigen Iodlosung oder ein Rohrchen mit einer Kaliumcarbonatlosung,
die Knochen représentiert, verwendet.

7.4 MESSGROSSEN

Die Pixelwerte im rekonstruierten Bild werden in der CT in der Ein-
heit HU gemessen und sind stets abhdngig vom eingestrahlten Spek-
trum (vgl. Abschnitt 2.6). In dieser Arbeit werden die Pixelwerte, die
in rekonstruierten Bilder des niedrigen bzw. hohen Energiefensters
gemessen wurden, mit L bzw. H abgekiirzt. Teilweise wird der Mate-
rialindex X hinzugefiigt um die CT-Zahlen Lx und Hx eines bestimm-
ten Materials X zu bezeichnen. Die in dieser Arbeit verwendeten auf
Pixelwerten basierten Messgrofien werden in diesem Abschnitt be-
schrieben.

7.4.1 Auswerteregion

Als Auswerteregion (ROI) wird ein definierter Bereich in rekonstru-
ierten Bildern des gemessenen Objektes bezeichnet, in welchem die
CT-Zahlen x; der darin eingeschlossenen Pixel (oder Voxel) i ausge-
wertet werden. Meistens sind der Mittelwert X, der Median X, die Va-
rianz Var[x], die Standardabweichung ox=4/Var[x] und die Kovarianz
Covlx,y] fiir weitere Auswertungen von Interesse. Dabei bezeichnet
y die CT-Zahlen y; der Pixel j deren Korrelation mit den Pixeln i
betrachtet werden soll. Von Interesse kann dabei sein, die rdumliche
Korrelation zum Beispiel zwischen benachbarten Schichten zu ana-
lysieren. Fiir diese Studie relevant sind energetische Korrelationen
zwischen Pixeln am selben rdumlichen Ort, die aus Schwachungsda-
ten rekonstruiert wurden, die in verschiedenen Energiefenstern des
photonenzédhlenden Detektors gemessen wurden. Die Bedeutung der
genannten Mafle fiir diese Arbeit wird im Folgenden néher betrach-
tet.

MITTELWERT Zur Bestimmung der CT-Zahl einer Probe in rekon-
struierten Bilder von verrauschten Messdaten ist der Mittelwert

Z Xi (7.1)
i=1

geeignet [99]. Artefakte im Bild konnen den Mittelwert jedoch stark
beeinflussen.

X =

Sl=
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MEDIAN (ZENTRALWERT) Fiir nach der Grofse sortierte n Elemen-
te einer Stichprobe (x1,%2,...,xn) ist der Median nach [99] definiert
als

Xm+1, fallsn =2m-+1

R

] (7-2)
5 (Xmy1 +xm), fallsn=2m.

Fiir potentiell artefaktbehaftete Bilder ist es sinnvoller, an Stelle des
Mittelwertes den Median in einer ROI zu bestimmen, da Ausreifser
nicht ins Gewicht fallen. Daher wird in dieser Arbeit der Median
verwendet um die CT-Zahlen von Knochen, Iod und Wasser zu be-
stimmen.

RAUSCHEN Die Varianz

mn
Var[x T IZ] (7.3)

gibt die Streuung einer Stichprobe x wieder[99]. Die Standardabwei-
chung o

Var[x] (7.4)

der Menge an Pixelwerten innerhalb einer ROI wird in der CT als Rau-
schen bezeichnet. Wird zur Rekonstruktion die gefilterte Riickprojek-
tion verwendet, ist das Rauschen entgegengesetzt proportional zur
Wurzel aus der Anzahl der eingestrahlten Rontgenphotonen und da-
mit zur Dosis D (siehe [2]):

oo (7.5)
oc\/ﬁ. 7.5

Um das Rauschen genau bestimmen zu konnen, miissen gentigend
Pixel in der ROI enthalten sein und der Einfluss durch systematische
Fehler wie Artefakte oder Strahlaufthdrtung miissen vernachldssigbar
sein.

KOVARIANZ UND KOVARIANZMATRIX Der lineare Zusammenhang
zwischen zwei Variablen x und y wird durch die Kovarianz

n
n]Z

beschrieben. Dabei bedeutet eine positive Kovarianz, dass kleine Wer-
te von x tiberwiegend mit kleinen Werten von y einhergehen und
grofse Werte mit grofsen. Eine negative Kovarianz bedeutet das Ge-
genteil. Die Kovarianzmatrix

Covlx,yl = -y) (7.6)

C21 €22 Covly,x] Covly,y]

Covix,x] Covlx, y]]
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fasst Varianz und Kovarianz von zwei Datensidtzen zusammen. Auf-
grund der Symmetrie in Gleichung 7.6 ist ¢12 = ¢21 und man erkennt
die Standardabweichung aus Gleichung 7.4 wieder, so dass c11 = 02

und ¢y = Gﬁ. Die Kovarianz ist eine verallgemeinerte Varianz.

RAUSCH- UND KOVARIANZMESSUNG In der CT ist es sinnvoll Rau-
schen und Kovarianz in einer ausgedehnten ROI mit vielen Pixeln zu
messen. Oft ist die RO, in der das Signal bestimmt wird, dafiir nicht
grofs genug und enthélt unter Umstdnden Artefakte, die die Rausch-
messung stark verfilschen. Gerade im Isozentrum des Messsystems,
wo nur wenige Detektorelemente zur Messung beitragen, ist die Re-
konstruktion anféilliger fiir Ringartefakte. Bei einem grofien Auswer-
tebereich muss darauf geachtet werden, dass Strahlaufhidrtungsarte-
fakte die Messungen nicht beeinflussen. Daher sind ringférmige Aus-
wertebereiche sinnvoll um relative Rausch- und Kovarianzmessungen
durchzufiihren.

AUSWERTEBEREICH IN DIESER STUDIE In dieser Arbeit wurde
die ROI zur Bestimmung der CT-Zahlen der Knochen- und Iodpro-
ben automatisiert ins Zentrum gesetzt. Die Flache ist dabei immer
gleich, damit sie dieselbe Anzahl an Pixeln enthélt. Zur Bestimmung
des Rauschens und fiir die einfache Korrektur der Wasserwerte wur-
de eine C-formige ROI um das Zentrum gesetzt. Zum einen kann hier
die Flache grofier gewdhlt werden, um die Genauigkeit zu erhchen,
und zum anderen sind dort weniger Artefakte zu erwarten. Die Form
wurde so gewdhlt, damit der Luftspalt um das Probenrohrchen mit
Wasser und auch das Probenrohrchen selbst die Messung nicht verfal-
schen. Aufgrund von Strahlaufhdrtung ist eine radiale Abhédngigkeit
der CT-Zahlen mdoglich und daher sollte die C-férmige ROI in radia-
ler Richtung nicht zu grofs gewahlt werden. In Abbildung 7.2 ist die
kreisformige ROI rot dargestellt und die C-formige Region gelb.

Da sich in den rekonstruierten Bildern entweder die Materialien
Wasser und Knochen beziehungsweise Wasser und Iod befinden, kon-
nen die ,,Wasser-Pixel” einfach herausgefiltert werden, indem nur die
Pixel mit CT-Zahlen > 100 HU betrachtet betrachtet werden. Zur au-
tomatisierten Positionierung der ROI der Knochen- beziehungsweise
Iodprobe wird der Schwerpunkt der verbleibenden Pixel bestimmt
und eine ROI mit festem Radius um den Schwerpunkt gesetzt. Die
C-formige ROI wird in einem bestimmten Abstand vom Schwerpunkt
positioniert. Tabelle 7.2 gibt die Dimensionen der Auswertebereiche
an.

7.4.2  Dual-Enerqy-Kontrast-Rausch-Verhiltnis

Zur Bewertung der Qualitdt der Materialtrennungseingenschaften des
Messsystems wird in dieser Studie ein modifiziertes quadriertes Dual-
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Tabelle 7.2: Dimensionen der Auswertebereiche in dieser Studie. Radien
sind in der Einheit Pixel und mm angegeben.

Auswertebereich Innenradius  Auflenradius Anzahl Pixel

Probe im Zentrum o (o,0mm) 35 (6,8 mm) 3852
C-formig 70 (13,7 mm) 120 (23,4 mm) 16542

C0/wW 1400

Abbildung 7.2: Eine kreisformige ROI (rot) wurde ins Zentrum der Knochen-
bzw. Iodprobe gesetzt. Eine C-formige ROI (gelb) zur Bestim-
mung des Rauschens wurde um das Zentrum gesetzt. Die re-
konstruierten Bilder zeigen Messungen des 10 cm Phantoms
mit Knocheneinsitzen (oben) beziehungsweise lodeinsdatzen
(unten) bei 140kV Rohrenspannung jeweils im niedrigen
Energiefenster (links) und hohen Energiefenster (rechts). Der
Durchmesser des rekonstruierten Messfeldes betrdgt 10 cm.
Links vom Isozentrum befindet sich ein Wassereinsatz im

Phantom.
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Energy-Kontrast-Rausch-Verhiltnis (DEC?) verwendet. Dieses Mafs wur-
de bereits in Studien zum Vergleich von Dual-Source-, Dual-Layer-
und photonenzdhlender CT eingesetzt [100, 101] und wird im Fol-
genden niher beschrieben.

Interpretiert man die CT-Zahlen eines Pixels im niedrigen und ho-
hen Energiefenster als Koordinaten (x,y), konnen diese im Dual-En-
ergy (DE)-Streudiagramm® aufgetragen werden. Abbildung 7.3 stellt
die CT-Zahlen von zwei Datensitzen gemeinsam dar, in denen jeweils
Iod und Knochen im Phantom simuliert wurden. Aufgrund der Ma-
terialabhangigkeit des Schwachungskoeffizienten sind die CT-Zahlen
trotz Kalibrierung der HU-Skala fiir verschiedene Energiefenster un-
terschiedlich. Dabei liegen die CT-Zahlen von Materialmischungen
mit Wasser auf materialspezifischen Geraden mit einer bestimmten
Steigung bzw. bestimmten Winkeln zur Abszisse. Um bei einer Mes-
sung Materialien gut voneinander differenzieren zu konnen, ist es
also notig, dass sich deren Steigungen bzw. Winkel deutlich unter-
scheiden. Zur Bewertung der Giite der Unterscheidbarkeit kann das
auf den Steigungen basierte DEC2, wie es in [100] verwendet wird,
definiert werden als

- = \2
RB — RI) . . HX

DEC? = (7, mit der Steigung Rx = —= .8
-y gung Rx = (7.8)

Dabei bezeichnen Hx und Lx jeweils die CT-Zahlen im hohen und

niedrigen Energiefenster fiir das Probenmaterial X. Rx ist der Mittel-

wert der materialspezifischen Steigungen im Dual-Energy-(DE)-Streu-

diagramm. Die Unsicherheit, berechnet mit Gaufischer Fehlerfortpflan-
zung [96] fiir die Steigung lautet

R R

2 2

= 2 * C L/ = — . .
+ =of ov([L, H] 7 (7.9)

Das DEC? berticksichtigt sowohl spektrale Eigenschaften als auch Bild-
rauschen und skaliert linear mit der verwendeten Dosis.

Die Differenz der Steigungen in Gleichung 7.8 hat die erwarteten
Eigenschaften fiir kleine Steigungsdifferenzen in der Nahe der Win-
kelhalbierenden. Steigungen in der Ndhe der Ordinatenachse diver-
gieren jedoch. Daher wurde fiir diese Arbeit das DEC? modifiziert.
Basierend auf den Winkeln der materialspezifischen Linien, die zur
Materialtrennung verwendet werden kénnen [102], kann das DEC? als

_ )
DEC(ZP = %, mit @x = atan2(Hx, Lx) (7.10)
Oy T 0%,

geschrieben werden. In Abbildung 7.3 sind die mittleren Winkel bei-
spielhaft dargestellt.

1 engl. scatter plot
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Abbildung 7.3: Gemeinsames exemplarisches Streudiagramm fiir jeweils ei-
ne Simulation mit Iod (blau) und Knochen (rot). Die mittle-
ren materialspezifischen Winkel @1 und ¢p sind angegeben.

Die Unsicherheit fiir die Winkel wird mit Gaufdscher Fehlerfort-
pflanzung [96] berechnet

2 1 722 | q2.2 e
0 = m -[L*of; +H%0f —2-L-H-Cov[L, H]]. (7.11)
Der Index X zur Identifizierung der Probenmaterialien wurde auf-
grund der Ubersichtlichkeit weggelassen.

Fiir diese Arbeit werden die in den Formeln 7.10 und 7.11 verwen-
deten Mittelwerte durch die jeweiligen Medianwerte ersetzt, da die-
se robuster gegeniiber Artefakten in den rekonstruierten Bilder sind.
Dariiber hinaus finden die Rauschmessungen o und oy in den jewei-
ligen Auswertebereichen fiir Wasser statt, da dort die Auswerteregion
grofier ist und die grofiere Pixelanzahl vor allem fiir die Bestimmung
der Kovarianz Cov|[L, H] von Vorteil ist.

7.4.3 Kontrast-Rausch-Verhiltnis

Es gentigt nicht, allein das DEC? als Qualitdtsmaf zu betrachten. Trotz
guter Unterscheidbarkeit zweier Materialien muss auch das Kontrast-
Rausch-Verhiltnis (CNR?), wie es in der konventionellen CT-Bildge-
bung verwendet wird, betrachtet werden. Die zusitzliche spektrale
Information lasst sich iiber eine gewichtet Addition

[=w-L+(1—w)-H (7.12)

der rekonstruierten Bilder der beiden Energiefenster L und H analog
zu [103] zu einem Mischbild I verwerten. Mit 0 als HU-Wert fiir Was-
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Abbildung 7.4: Prinzip der Berechnung eines CT-Mischbildes mit optimier-
tem CNR aus energiesensitiven Daten [103].

ser ergibt sich der Kontrast C zwischen den Iod- beziehungsweise
Knochen-HU-Werten und den Wasser-HU-Werten zu
Cw)=w-L+(1—-w) -H, (7.13)

das dazugehorige Rauschen N durch Fehlerfortpflanzung [96] zu

N(w) = \/w2 c0? +(1=w)?- 0 +2- (w—w?) - Cov[L,H (7.14)

und schliefdlich das CNR? zu

CNR = max (C(W)> (7.15)

—1<w<2 \N(w)
Dabei kann w zwischen -1 und 2 gewdhlt werden, damit jeweils L
bzw. H auch maximal negativ beitragen kann. Das quadrierte CNR*
ist dann wieder proportional zur Dosis. Abbildung 7.4 zeigt einen ty-
pischen Verlauf von C, N, und CNR in Abhdngigkeit des Gewichts w
des niedrigen Energiefensters. Es werden in dieser Arbeit jeweils das
CNR7 und CNRg fiir das Probenmaterial Iod und Knochen betrachtet
und jeweils die Medianwerte L und H in den Auswerteregionen statt
der Mittelwerte berechnet. Dartiber hinaus finden die Rauschmessun-
gen o7 und o7, in den jeweiligen Auswertebereichen fiir Wasser statt.

7.4.4 Rauschen

Als dritte Bewertungszahl wird in dieser Arbeit das Rauschen der re-
konstruierten Bilder des niedrigen und hohen Energiefensters o7 und
0#, in dem Auswertebereich fiir Wasser betrachtet. Auswertebereich

und Methodik wurde in Unterabschnitt 7.4.1 beschrieben.
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Tabelle 7.3: Relative Dosis fiir verschiedene Réhrenspannungen mit 50 pm
bzw. 500 ym zusidtzlichem Hafnium auf einem 1,5 mm dicken
Aluminiumtrédger im Strahlengang.

ROHRENSPANNUNG ZUSATZLICHE FILTERUNG
Material - Hf** Hf**
Dicke - 50 pm 500 pm
140 kV 1,0000* 0,6343 0,05665
120 kV 0,6919 0,4206 0,02665
100 kV 0,4553 0,2611 0,01417
8o kV 0,2202 0,1256 0,00686

*bezogen auf CTDL,, = 12,23 mGy pro 100mAs **zzgl. 1,5 mm Al

Anmerkung — Ein Formfilter aus Kohlenstoff ist immer vorhanden. Relative
Dosis bedeutet relative Werte des CTDI,, gemessen im 32cm CTDI-Phan-
tom, wie es fiir Korper-Protokolle verwendet wird.

7.4.5 Messunsicherheiten

Mit der Anzahl der Messungen N und der bereits definierten Stan-
dardabweichung o wird die Messunsicherheit

u= W -0 (7.16)
in der Kurzschreibweise? angegeben. Bei der Angabe eines Messer-
gebnisses wird dabei in Klammern der Wert der Messunsicherheit,
in Einheiten des Stellenwertes der letzten angegebenen Ziffern, ange-
fiigt. Beispielsweise kann damit ein Messergebnis 11,41 mit absoluter
Messunsicherheit u = 0,05 kompakt als 11,41(5) geschrieben werden.
Dies ist gleichbedeutend mit der Schreibweise 11,41 £ 0,05.

7.5 DOSISANPASSUNG

Die Bewertungszahlen der Bildqualitdt diirfen nur bei gleicher Dosis
betrachtet werden oder es ist eine Skalierung notig. Die Bewertungs-
zahlen in dieser Arbeit DEC?, CNR* und o2 héngen linear von der
Dosis D ab. Die Dosis wurde mittels Messungen des CTDIL,, (vgl.
Abschnitt 2.8) fiir das 32 cm Phantom bestimmt. Tabelle 7.3 listet re-
lative Dosisangaben bezogen auf die Messung CTDI,, = 12,233 mGy
pro 100 mAs bei einer Kollimierung von 32x0,5 mm und 140 kV Réh-
renspannung mit Standard-Formfilter aus Kohlenstoff.

2 engl. concise notation
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Tabelle 7.4: Rekonstruktionsparameter fiir simulierte und gemessene Daten

PARAMETER WERT PARAMETER WERT
Algorithmus wFBP Schichtdicke 0,5 mm
Filterkern D3of Schichtabstand  o,5 mm
Bildmatrix 512X512 rekon. Messfeld 10cm

7.6 ABLAUF DER AUSWERTUNG

Die gemessenen bzw. simulierten Rohdaten des niedrigen und hohen
Energiefensters werden mittels einer gewichteten gefilterten Riickpro-
jektion rekonstruiert [28]. Die Rekonstruktionsparameter sind in Ta-
belle 7.4 aufgelistet. Daraus ergeben sich jeweils zwei Bildstapel L
und H. Die ROIs werden entsprechend Unterabschnitt 7.4.1 ausgewer-
tet und die fiinf Messgrofien DEC%[,, CNR?, CNR3, (r% und cr,z1 werden
berechnet. Bei der Auswertung werden die rekonstruierten Bilder der
simulierten und gemessenen Rohdaten gleich behandelt.
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Abbildung 7.5: Beispielhafte Darstellung der Auswertebereiche fiir die Mes-
sung mit der Iodprobe. a) und b) zeigen ein Schnittbild des
Bildstapels L und H. c) und d) zeigen die Pixel, die im Aus-
wertebereich L} und H; fiir die Iodprobe enthalten sind. e)
und f) zeigen die Pixel, die im Auswertebereich Ly, und Hy
fur die Wassermessung enthalten sind.



SIMULATIONEN ZUR OPTIMIERUNG DES
SPEKTRUMS

In diesem Kapitel wird die Optimierung des Rontgenspektrums durch
spektrale Filterung und dessen Auswirkung auf die Bildqualitit in
Simulationen untersucht. Ziel ist es die Materialtrennungseigenschaf-
ten von photonenzdhlenden Detektoren (PCD) zu verbessern. Die An-
forderung an die Simulationen ist, dass die untersuchten Szenarien
in der klinischen Routine einsetzbar sind und am photonenzahlen-
den CT-Prototyp verifiziert werden kdnnen. Zundchst wird in einer
schnellen Nadelstrahlsimulation (Abschnitt 8.1) untersucht, welches
Filtermaterial sinnvoll ist, um dann gezielt die CT-Bildgebung in zwei
klinisch relevanten Anwendungsszenarien zu simulieren und in Mes-
sungen (Kapitel 9) zu validieren. In Abschnitt 8.2 wird das Szenario
der spektralen Routineuntersuchung, die durch PCD ermoglicht wird,
betrachtet. Als zweites Anwendungsszenario wird die spektrale Ul-
traniedrigdosisuntersuchung in Abschnitt 8.3 untersucht. Die Simula-
tionsumgebung ist in Abschnitt 6.4 und die Auswertemethode ist in
Abschnitt 7.4 beschrieben.

8.1 SCHNELLE NADELSTRAHLSIMULATION
8.1.1 Konzept

Zur Ermittlung, welche Filtermaterialien in einer Bild-Simulation ge-
nauer betrachtet werden sollen, wird zunichst eine sehr schnelle Na-
delstrahlsimulation mit bestimmten Vereinfachungen betrachtet. Das
Schema ist in Abbildung 8.1 dargestellt. Dazu wird nur ein Macro-
Pixel und nur ein Nadelstrahl, der auf dieses Pixel trifft, betrachtet.
Da bei dem verwendeten CT-Prototyp ein Streustrahlenraster gestreu-
te Photonen herausfiltert, miissen diese auch in der Simulation nicht
berticksichtigt werden. Auflerdem wird ein rotationssymmetrisches
Phantom mit Durchmessern zwischen 10 und 40cm mit verschiede-
nen kleinen Probeneinsdtzen (2cm Durchmesser) im Zentrum die-
ses Phantoms betrachtet. Daher ist es unerheblich, ob die Messan-
ordnung tatsdchlich rotiert. Da lediglich der Zentralstrahl simuliert
wird, muss der Formfilter nicht berticksichtigt werden. Auch hierbei
ist die Auswirkung gering, da die Auswertung im zentralen Bereich
des Messfeldes stattfindet, wo der Formfilter keinen Gradienten be-
sitzt. Fiir die Nadelstrahlsimulation wird mit dem Detektormodell
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aus Kapitel 6 dazu die spektrale Detektorantwortfunktion Dg(E, Ex)
berechnet und anschlieflend die Zahlrate

Ii,j = J' dEXJ dEpSi(EX)DR(Ep,EX), (81)
0 B;
wobei I; 1 Pulse im niedrigen Energiefenster B; = [E;, E;] zwischen
E1 und E; und I;, Pulse im hohen Energiefenster B, = [E;,00) ab
E, zdhlt. Der Index 1 bezeichnet die verschiedenen Probenmaterialien
Luft A, Wasser W, Iod I und Knochen B. Dabei beinhaltet

Si(Ex) = So(Ex) - e~ drir(Ex) | o—dwhw (Ex) | o—dini(Ex) (8.2)

=S, (Ex) =S{y (Ex) =Sp(Ex)

das Rohrenspektrum So(Ey), den Durchmesser d,, des Wasserphan-
toms und den Durchmesser d; des Probenrohrchens. Fiir den linea-
ren Massenschwichungskoeffizienten u; muss dann das entsprechen-
de Probenmaterial Luft, Wasser, lodlosung oder Knochen verwendet
werden. pr und df sind dabei der lineare Massenschwachungskoef-
fiziente und die Dicke des zu untersuchenden Filtermaterials F. Die
CT-Zahlen der Probenmaterialien Iod L; und H; und Knochen Lg
und Hp berechnen sich wie gewohnt mit

L, = 1000 HU . Hi=1 — HW,j=1 (8.3)
Hw j=1
und
H, = 1000 HU . HI=2 ~ KWjj=2 (8.4)
Hw,j=2
wobei
Ii,]
miy =log | =) /di. (8.5)
A

Fiir diese schnelle Simulation sind nur das relative Rauschen und die
relative Dosis von Interesse. Mit Poisson-verteilten Zahlraten I; ; ist
oy =1/ \/i [2]. Fiir relative Dosisangaben kann in erster Ndaherung
die im Wasserphantom absorbierte Intensitat

D~ | ESo(Ex)SHEx) [1 - Sp(Ex)] dEx (8.6)

verwendet werden.

Als Filtermaterialien werden in dieser Nadelstrahlsimulation alle
stabilen Elemente des Periodensystems berticksichtigt. Jedes Element
wird dabei mit steigender Dicke simuliert bis die Intensitat

JEXSO(EX)SHEX) dE, =0,7- JEXSO(EX) dE, 8.7)

erreicht ist. Dabei werden dann die Messgrofsen DEC?, CNR? und
CNR§ aus Abschnitt 7.4 bei verschiedenen Energiefenstern E; und
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Q — Rontgenstrahler mit Standardfilterung

————————— Filter mit K-Kante

~—— Wasserphantom mit Durchmesser dy,

@— Materialeinsatze mit 2 cm Durchmesser:
: Luft, Wasser, Knochen und lodlésung

[l]l— Detektorelement

Abbildung 8.1: CT-Geometrie fiir die Nadelstrahlsimulationn. Die Standard-
filterung besteht aus 0,9 mm Ti, 3mm Al und 1 mm C.

E, berechnet. SchliefSlich wird die Filterdicke bestimmt, die im 25 cm
Wasserphantom zu maximalem DEC? bei optimaler Einstellung der
Energiefenster bei dem fiihrt. Mit dieser Filterdicke werden dann
DEC?, CNR7 und CNRg, bei allen Phantomdurchmessern zwischen 10
bis 40 cm in 1 cm Schritten berechnet und verglichen mit den Werten
ohne zusitzlichen spektralen Filter. In Tabelle 8.1 sind die Simulati-
onsparameter aufgelistet.

8.1.2 Ergebnisse und Diskussion

Zunichst wird bei festem Phantomdurchmesser, zum Beispiel bei 10,
25 und gocm die Abhédngigkeit der relativen Messgroie DEC? von
der Ordnungszahl Z der simulierten Filtermaterialien betrachtet. Die-
se Abhingigkeit ist in Abbildung 8.2 dargestellt und es wird offen-
sichtlich, welche Materialien eine Verbesserung bewirken und dass
dies vom Phantomdurchmesser abhédngt. Werte kleiner 1 sind nicht
moglich, da die Optimierungsroutine automatisch keinen zusitzli-
chen Filter vorschldgt, wenn damit keine Verbesserung zur Ausgangs-
situation geschaffen wird.

Tabelle 8.1: Simulationsparameter der Nadelstrahlsimulation.

PARAMETER WERT(E)
Elemente Z=[1,82]
Rohrenspannung 140kV
Durchmesser 10 bis 40 cm
optimiert fiir 10, 25 oder 40cm

Probendurchmesser 2cm
E; 20,30,40 keV
E, 57,60,62,65,67,70,72,75,77 keV
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Das optimale Filtermaterial soll idealerweise fiir typische Patien-
tendurchmesser eine Verbesserung bewirken. Dies ist in der Nadel-
strahlsimulation fiir die Elemente mit den Ordnungszahlen 69 (Thuli-
um) bis 75 (Rhenium) der Fall. Diese Elemente besitzen eine K-Kante
zwischen 59,4 keV und 71,7 keV. Die maximal erreichte Verbesserung
des DEC? von Iod und Knochen betrdgt 19 % mit 61 pm Thulium bei
einem Phantomdurchmesser von 10 cm.

Die vollstandige Liste der Elemente, die eine Verbesserung bewir-
ken, befindet sich in Tabelle 8.2. In Abbildung 8.3 sind fiir das erste
Element (Thulium), ein Element aus der Mitte (Hafnium) und fiir das
letzte Element (Rhenium) aus Tabelle 8.2 die relativen Messgrofien
DEC?, CNR} und CNR§ dargestellt. Je nach untersuchtem Phantom-
durchmesser wird die maximale Verbesserung des quadrierten Dual-
Energy-Kontrast-Rausch-Verhiltnisses (DEC?) mit einem anderen Ma-
terial erreicht. Fiir die Durchmesser 10, 25 und 4o0cm sind dies re-
spektive Thulium, Lutetium und Tantal. Die Durchmesserabhidngig-
keit ist bei Elementen am Rand der relevanten Ordnungszahlen also
fir Thulium und Rhenium stédrker als bei Elementen in der Mitte
dieses Bereichs. Verwendet man Thulium, welches fiir 10cm optimal
ist, auch fiir 40cm, ist die Verbesserung statt 19 % nur 5 %. Verwen-
det man Rhenium, welches fiir 40 cm Durchmesser eine Verbesserung
von 16 % erzielt, fiir 10 cm, dann ist die Verbesserung nur 3 %. Bei Ele-
menten aus der Mitte erzielt man bei 10cm und 40 cm mit Hafnium
jeweils 15 % beziehungsweise 17 % und mit Lutetium jeweils 17 % be-
ziehungsweise 15 % Verbesserung des Dual-Energy-Kontrast-Rausch-
Verhiltnis (DEC?). Diese Elemente sind also fiir eine grofiere Varianz
des Durchmessers gleichermaflen geeignet.

Darstellungen fiir alle Elemente aus Tabelle 8.2 befindet sich im
Anhang in Abbildung D.3a. Elemente mit schwacher Abhingigkeit
vom Phantomdurchmesser sind fiir die CT-Bildgebung von grofierem
Interesse, da aufgrund technischer Limitationen nicht fiir jeden Pati-
entendurchmesser ein spezieller Filter verwendet werden kann. Lute-
tium und Hafnium zeigen eine dhnlich schwache Abhéngigkeit vom
Phantomdurchmesser. In der Abbildung D.3b im Anhang ist der Ver-
lauf der Messgrofien bei einem 25cm Phantomdurchmesser, fiir die
zuvor genannten Elemente, in Abhédngigkeit von deren Filterdicke,
dargestellt. Dabei wurde die Filterdicke bei o beginnend so lange er-
hoht bis 30 % der Strahlungsintensitat im Filter absorbiert wird. Es
zeigt sich ein kontinuierlicher Verlauf der Messgrofien in Abhangig-
keit der Filterdicke bis zur maximal simulierten Filterdicke. Es zeigt
sich auch, dass bei Materialien, die eine Verbesserung des DEC> er-
moglichen, die Messgrofien CNR7 und CNR3 leicht reduziert werden.

Lutetium und Hafnium scheinen gleichermaflen fiir weitere Unter-
suchungen geeignet, da zum einen die erreichbare DEC>-Verbesserung
nahezu durchmesserunabhingig ist und zum anderen die Reduktion
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Abbildung 8.3: Dargestellt sind die relativen Messgrofien DEC?, CNR7 und
CNRg in Abhéngigkeit des Phantomdurchmessers fiir die
Filtermaterialien Thulium, Hafnium und Rhenium. Die Ma-
terialien unterscheiden sich deutlich in ihrer Abhingigkeit
vom Phantomdurchmesser.

der Messgrofien CNR? und CNRg im Vergleich mit den anderen rele-
vanten Elementen marginal ausfallt.

Ahnlich vereinfachte Simulationen haben wir zuvor in [104] und
[105] untersucht und fiihrten zu gleichen Ergebnissen. In [104] wur-
de dabei die spektrale Detektorantwortfunktion Dg(E,, Ex) mit einer
Monte-Carlo-Simulation vorberechnet. Wie in der Nadelstrahlsimu-
lation in diesem Abschnitt wurde o;; = 1//I;; verwendet. In der
Monte-Carlo-Simulationsumgebung war nicht vorgesehen Kovarian-
zen zu bestimmen. In [105] wurden, mit einer Erweiterung der Monte-
Carlo-Simulation, realistisch verrauschte Signale des niedrigen und
hohen Energiefensters simuliert. Damit konnte dann auch die Vari-
anz und Kovarianz bestimmt werden.

8.2 SPEKTRALE ROUTINEUNTERSUCHUNG

Bisher musste vor der Datenaquisition eine spezielle spektrale Unter-
suchungmethode ausgewédhlt werden. Durch photonenzidhlende De-
tektoren wird die spektrale Routineuntersuchung iiberhaupt erst er-
moglicht, da bei jedem Scan spektrale Daten aufgenommen werden.
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Tabelle 8.2: Liste der Elemente, die eine Verbesserung des DEC? fiir alle
Phantomdurchmesser bewirken.

ELEMENT SYMBOL Z K-KANTE REL. DEC’ REL. DEC?
(keV) 10Ccm 40cm
Thulium  Tm 69 59,4 1,19 1,05
Ytterbium Yb 70 61,3 1,18 1,13
Lutetium Lu 71 63,3 1,17 1,15
Hafnium  Hf 72 65,4 1,15 1,17
Tantal Ta 73 67,4 1,11 1,18
Wolfram W 74 69,5 1,06 1,17
Rhenium Re 75 71,7 1,03 1,16

Daher ist es sinnvoll dieses Anwendungsszenario zu optimieren. Im
Folgenden wird dies mit Simulationen untersucht.

8.2.1 Konzept

In diesem Anwendungsszenario wird akzeptiert, dass das verwende-
te Filtermaterial bis zu 30% der Intensitdt der emittierten Rontgen-
strahlung absorbiert. Die Voruntersuchung in Abschnitt 8.1 hat ge-
zeigt, dass die Materialien Lutetium und Hafnium fiir variable Phan-
tomdurchmesser gleichbleibende Verbesserung des DEC* und gering-
fiigige Reduktionen des CNR? fiir Knochen und Iod mit sich bringt.
Aufgrund der besseren Verfiigbarkeit wurde fiir die detaillierten Si-
mulationen und die Validierung Hafnium mit einer Dicke von 50 pm
als Vorfilter gewahlt. Dieser zusétzliche Filter soll als beweglicher Fil-
ter im Blendenkasten eingebaut werden, damit er variabel verwendet
werden kann. Bei dieser Filterdicke ist Hafnium nicht stabil genug
um in einer rotierenden Gantry ohne stabilisierendes Tragermaterial
verwendet zu werden. Daher wird es auf einen 1,5 mm dicken Alu-
miniumtrager geklebt, welcher eine zusatzliche Schwachung der In-
tensitdit um weitere ungefahr 10 % bewirkt. Dies wird fiir diese Un-
tersuchung akzeptiert und ist in der Dosisanpassung in Abschnitt 7.5
berticksichtigt. Das bedeutet, dass immer, wenn Hafnium in den Si-
mulationen verwendet wird, auch gleichzeitig der Aluminiumtrager
in der Simulation berticksichtigt wird.

Zwei verschiedenen Rohrenspannungen werden in der Simulati-
on untersucht. Die Spannungsstufe 140kV wird gewihlt, da sie ein
breites Rontgenspektrum bereitstellt, welches sich bei PCD vorteilhaft
auf die Materialtrennungseigenschaften auswirkt. Die Spannungsstu-
fe 120kV wird gewihlt, da sie in der klinischen Routine aufgrund
des besseren Kontrast-Rausch-Verhiltnis (CNR?) sehr hdufig verwen-
det wird [106, 107, 108]. Der Rohrenstrom wird fiir Untersuchun-
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Tabelle 8.3: Simulationsparameter der Routineuntersuchung.

PARAMETER WERT(E) ANZAHL
Rohrenspannung 120,140kV 2
Filtermaterial nichts, 5o um Hf + 1,5 mm Al 2
Durchmesser 120kV  20,30cm 2
Durchmesser 140kV  10,20,30,40cm 4
Probenmaterial TIod,Knochen 2
Eq 20,25,35 keV 3
E, fir 120kV 60,65,70,75 keV 4
E, fir 140kV 57,60,62,65,67,70,72,75,77 keV 9

Anzahl der Simulationen 528

gen ohne und mit Hafnium so eingestellt, dass die Dosis konstant
bleibt. Fiir grofle Phantomdurchmesser wird auch ein hoherer Strom
gewihlt, damit das Rauschen nicht zu grof$ ist. Zusatzlich sind die
Strome so gewdhlt, dass jeweils bei jedem Phantomdurchmesser die
Dosis bei 120kV und 140kV identisch ist. Die Simulation wird fiir
Parametersétze, die in Tabelle 8.3 aufgefiihrt sind, ausgefiihrt. Die
Rotationszeit ist immer auf 1s pro Rotation eingestellt. Schliefilich
werden die Messgrofien auf die applizierte Dosis normiert.

8.2.2 Ergebnisse und Diskussion fiir 140 KV Rohrenspannung

Die Messgrofien sind in Abschnitt 7.4 beschrieben. Fiir jeden simulier-
ten Scan wird pro Detektorzeile ein CT-Bild erzeugt. Die CT-Zahlen
und Rauschwerte werden {iber alle Detektorzeilen gemittelt. Die ge-
mittelten CT-Zahlen fiir eine exemplarische Einstellung von E; und
E; sind in dem Streudiagramm in Abbildung 8.4 dargestellt. Die Feh-
lerbalken stellen jeweils o1 und oy dar. Mit zunehmendem Phantom-
durchmesser, sinken die CT-Zahlen und damit auch die Kontraste
der Probenmaterialien, da das effektive Spektrum immer hérter wird.
Der Einfluss des Hafniumfilters ist verglichen mit der Anderung des
Phantomdurchmessers relativ gering, aber man erkennt, dass durch
dessen Verwendung Kontraste reduziert werden. Die Abbildungen
8.5 bis 8.9 stellen alle Messgrofien fiir die vier simulierten Phantom-
durchmesser, alle Energiefensterkombinationen und jeweils mit und
ohne Hafniumfilter dar.

Betrachtet werden nun zunichst (1) das Rauschens o7 und 0%, (2)
die Kontrast-Rausch-Verhiltnisse CNR;7 und CNR§{ und (3) das Dual-
Energy-Kontrast-Rausch-Verhaltnis DEC? fiir Iod und Knochen mit
ihrer jeweiligen Abhdngigkeit vom Phantomdurchmesser und von
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Abbildung 8.4: Beispielhaftes DE-Streudiagramm simulierter Daten bei
140kV mit (rot) und ohne (blau) 50 pm Hafniumfilter. Die
Einstellung der Energieschwellen liegt bei 20 und 70 keV.

der Wahl der Energieschwellen. Schliefslich wird (4) die Auswirkung
des Hafniumfilters auf die Messgrofien betrachtet.

1 RAUSCHEN Betrachtet man einen Phantomdurchmesser ergibt
sich ein charakteristischer Verlauf von G% (Abbildung 8.5). Bei fes-
ter unterer Energieschwelle E; und steigender Schwelle E, befinden
sich in dem Energiefenster [E;, E;] mehr Photonen, also sinkt das Rau-
schen CY%_. Erhoht man die untere Schwelle Eq bei fester oberer Schwel-
le E,, wird das Energiefenster [Eq, E;] kleiner und weniger Photonen
sind darin enthalten; also steigt 0. In Abbildung 8.6 ist das Rauschen
07, unabhéngig von Eq. Es hangt nur von der oberen Energieschwel-
le E; ab. Bei steigendem E, wird das Energiefenster [E;, co] keiner
und weniger Photonen sind darin enthalten. Zusétzlich sind im ein-
gestrahlten Rontgenspektrum bei hohen Energien weniger Photonen
enthalten. Das Rauschen o7, steigt dementsprechend.

2 KONTRAST-RAUSCH-VERHALTNIS Mit grofier werdender unte-
rer Schwelle E; verschlechtert sich das CNR? bei allen Phantomdurch-
messern fiir lod und Knochen, da die Differenz der Schwachungsko-
effizienten zwischen Wasser und dem jeweiligen Probenmaterial im
niedrigen Energiebereich ausgepragter ist und dieser Bereich mit stei-
gendem E; weniger gewichtet wird. Eine Abhéangigkeit von E; kann
nicht beobachtet werden. Dargestellt sind CNR} und CNRZ in den
Abbildungen 8.7 und 8.8.
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3 DUAL-ENERGY-KONTRAST-RAUSCH-VERHALTNIS Mit steigen-
dem Phantomdurchmesser sinkt das DEC?, da das Rauschen gro-
Ber wird, weil der Rohrenstrom nicht dementsprechend erhoht wur-
de. Des Weiteren ermoglicht eine hohere untere Schwelle eine bes-
sere Separation bei grofsen Durchmessern. Fiir eine optimale Bildge-
bung sind die Energiefenstereinstellung so zu wiahlen, dass die Ma-
terialunterscheidbarkeit (Messgrofse DEC?) grofs ist und gleichzeitig
die Kontrast-Rausch-Verhiltnisse der konventionellen Bildgebung fiir
Iod und Knochen optimiert werden. Bei dieser Simulation ist das
DEC? relativ unabhédngig von der unteren Energieschwelle Eq, wie
Abbildung 8.9 entnommen werden kann. Die Messgrofsen CNR7 und
CNRZ sind hingegen relativ unabhingig von der Wahl der oberen
Energieschwelle E;. Das heifst, dass zundchst Ej=20keV gewdhlt wer-
den sollte und anschlieffend E, so, dass sich ein hohes DEC? ergibt.
Die Einstellungen E,;=65keV, 67 keV oder 70 keV sind bei den Durch-
messern 10cm bis 40 cm gut geeignet um ein optimales DEC> und
CNR? zu erzielen.

4 AUSWIRKUNG DES HAFNIUMFILTERS Das Rauschen ist in bei-
den Energiefenstern mit Hafniumfilter tendenziell etwas geringer. Die
Reduktion von Mehrfachzdhlungen konnte Grund dafiir sein. Das
DEC? ist fiir alle Phantomdurchmesser bei jeder Energiefensterein-
stellung mit Hafniumfilter besser. Anders verhilt es sich mit dem
CNR®. Hier fithrt das zusitzliche Hafnium eher zu einer geringfiigi-
gen Reduktion des CNR7 und CNRg. Auch mit Hafniumfilter sind
die Energiefenstereinstellungen E; =20keV und E;=65keV, 67 keV
oder 70keV gut geeignet um ein optimales DEC> und CNR? zu erzie-
len.

Mittelt man fiir die zuvor genannten Einstellungen die Messgrofsen
fiihrt dies beispielsweise beim 20cm Phantom zu folgenden Ande-
rungen der untersuchten Messgrofien, wenn der 50 pym Hafniumfilter
verwendet wird: DEC*> um den Faktor 1,12(1), CNR} um den Fak-
tor 0,97(1), CNRg um den Faktor 0,98(1), 0‘% um den Faktor 0,99(3)
und O'ZH um den Faktor 0,97(8). Die Messunsicherheit ist dabei in
Kurzschreibweise in Klammern angegeben (Unterabschnitt 7.4.5). Fiir
alle Phantomdurchmesser sind die relativen Messgrofien in Abbil-
dung 8.10 dargestellt. Eine Tabelle mit den dazugehorigen absolu-
ten Messwerten befindet sich im Anhang in Tabelle C.1. Ein grofie-
rer Phantomdurchmesser wirkt sich dabei positiv auf die Wirkung
des Hafniumfilters und steigert den Faktor auf 1,16(2) bei 30 cm bzw.
1,19(6) bei 40cm. Die Auswirkung auf die anderen Messgrofsen ist
dabei nahezu unverédndert.
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Abbildung 8.5: cr% in simulierten Bildern fiir die Phantomdurchmesser 10,
20, 30 und 4o cm jeweils mit und ohne 50 pm Hafniumfilter

mit einem 140 kV Rontgenspektrum (Einheit HU?).
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Abbildung 8.6: O'ZH in simulierten Bildern fiir die Phantomdurchmesser 10,

Einstellung der Energiefenster in keV

20, 30 und 40 cm jeweils mit und ohne 50 pm Hafniumfilter
mit einem 140 kV Rontgenspektrum (Einheit HU?).
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Abbildung 8.7: CNR? in simulierten Bildern fiir die Phantomdurchmesser

10, 20, 30 und 40 cm jeweils mit und ohne 50 ym Hafniumfil-
ter mit einem 140 kV Rontgenspektrum.
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Abbildung 8.8: CNR in simulierten Bildern fiir die Phantomdurchmesser
10, 20, 30 und 40 cm jeweils mit und ohne 50 ym Hafniumfil-

Einstellung der Energiefenster in keV

ter mit einem 140 kV Rontgenspektrum.
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Einstellung der Energiefenster in keV

Abbildung 8.9: DEC? in simulierten Bildern fiir die Phantomdurchmesser
10, 20, 30 und 40 cm jeweils mit und ohne 50 ym Hafniumfil-
ter mit einem 140 kV Rontgenspektrum.
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Abbildung 8.10: Relative Messgrofien in der Simulation mit 50 pm Hafnium-
filter bei 140kV und 120kV mit E;=20keV und fiir jeden
Durchmesser jeweils gemittelt tiber E;=65keV, 67 keV und
70keV bzw. E;=65keV, 70keV und 75keV.

8.2.3 Ergebnisse und Diskussion fiir 120 kV Rohrenspannung

Die charakteristischen Verldufe der Messgrofien bei 120kV sind sehr
dhnlich zu der Simulation mit 140kV und befinden sich im Anhang
in den Abbildungen B.1, B.2 und B.3. Fiir deren detaillierte Beschrei-
bung kann daher auf den vorangegangenen Unterabschnitt 8.2.2 ver-
wiesen werden.

Das DEC? ist relativ unabhingig von der unteren Schwelle. Die
CNR? hiangen kaum von der oberen Schwelle ab, jedoch wird mit stei-
gender unterer Schwelle der Kontrast fiir Iod und Knochen schlech-
ter. Auch hier ist E;=20keV und E>=65keV, 70keV oder 75 keV eine
gute Wahl fiir die Energiefenstereinstellung, da hohe CNR? und gute
Werte fiir das DEC? erreicht werden. Auch bei 120kV bewirkt der
Hafniumfilter gemittelt tiber diese Energiefenstereinstellungen eine
Verbesserung und zwar beim 20 cm Phantom beim DEC? um den Fak-
tor 1,13(8). Das CNR? fiir Iod bleibt relativ konstant mit Faktor 1,01(1)
und fiir Knochen zeichnet sich eine kleine Verbesserung um den Fak-
tor 1,03(2) ab. Die Werte fiir das Rauschen im niedrigen und hohen
Energiefenster sind mit relativen Werten von 0,96(5) und 0,94(21) et-
was geringer. Wie bei der Simulation mit 140kV ist die Wirkung des
Hafniumfilters bei dem 30 cm Phantomdurchmesser mit einer Ande-
rung des DEC> um den Faktor 1,18(4) nochmals hoher. Das CNR? ist
fir Iod und Knochen dabei sogar jeweils um den Faktor 1,05(1) hoher.
Fiir alle simulierten Phantomdurchmesser sind die relativen Messgro-
Ben in Abbildung 8.10 dargestellt. Eine Tabelle mit den absoluten und
relativen Messgrofien befindet sich auch im Anhang in Tabelle C.1.
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Tabelle 8.4: Absolute auf Dosis normierte Messgrofsen fiir das 20cm Phan-
tom bei 120kV und 140kV Rohrenspannung fiir die spektrale

Routineuntersuchung.
KV Hf DEC? CNR? CNR3
140 50 pm  11,41(5) 539,68(2,59) 1124,84(5,19)
140 - 10,20(7) 558,01(7,98) 1144,43(9,37)
120 50 pm  7,58(36) 667,15(36) 1248,94(16,88)
120 - 6,71(36) 662,66(3,24) 1210,54(9,90)

8.2.4 Gegeniiberstellung der Ergebnisse fiir 120 kV und 140kV Rohren-
spannung

Die absoluten auf die applizierte Dosis normierten Messgrofien sind

in Tabelle 8.4 fiir das 20cm Phantom aufgelistet; Rauschen im An-
hang in Tabelle C.1. Dabei wurden die Messwerte bei 140 kV iiber die

Energiefenstereinstellungen E;=20keV und E;=65keV, 67keV und

70 keV und bei 120 kV iiber die Energiefenstereinstellungen E1=20keV
und E;=65keV, 70 keV und 75 keV gemittelt. An den Werten erkennt

man, dass die spektrale Trennung von Iod und Knochen bei 140 kV

besser ist, die Kontraste jedoch bei 120 kV. Durch den Hafniumfilter

wird die spektrale Trennung in jedem Fall verbessert, die Kontraste

jedoch nur bei 120 kV, aber nicht bei 140 kV. Tendenziell ist das Rau-
schen jeweils mit Hafniumfilter leicht verbessert. o7, ist bei 120kV im

Vergleich zu 140 kV erhoht, da das Spektrum weicher ist und weniger

Photonen im oberen Energiefenster detektiert werden. Die vollstandi-
ge Ubersicht tiber alle Messgrofien fiir alle simulierten Durchmesser

und Spannungen befindet sich in Tabelle C.1. Die Messwerte fiir das

30cm Phantom zeigen dabei ein sehr dhnliches Verhalten und deren

Beschreibung kann analog zum Vergleich fiir das 20 cm Phantom er-
folgen. Die spektrale Trennung ist bei 140 kV besser und die Kontras-
te bei 120kV. Auch hier verbessert der Hafniumfilter die spektrale

Trennung in jedem Fall. Bei 120 kV wird sogar das CNR? leicht verbes-
sert. Die Durchmesser 10 und 40 cm wurden nur bei 140 kV simuliert

und konnen daher nicht bei 120 kV verglichen werden.

8.3 SPEKTRALE ULTRANIEDRIGDOSISUNTERSUCHUNG
8.3.1 Konzept

In diesem Anwendungsszenario wird akzeptiert, dass das verwende-
te Filtermaterial bis zu 96 % der Intensitdt der emittierten Rontgen-
strahlung absorbiert. Es soll dasselbe Filtermaterial wie bei der spek-
tralen Routineuntersuchung (Abschnitt 8.2) verwendet werden und
es soll auch als beweglicher Filter im Blendenkasten realisiert werden.
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Tabelle 8.5: Simulationsparameter der spektralen Ultraniedrigdosisuntersu-

chung.

PARAMETER WERT(E) ANZAHL
Rohrenspannung  120,140kV 2
Filtermaterial nichts, 500 pm Hf + 1,5 mm Al 2
Durchmesser 20,30Ccm 2
Probenmaterial Iod, Knochen 2
Eq 20,25,35 keV 3
E, 60,65,70,75 keV 4

Anzahl der Simulationen 192

Auch bei dieser Filterdicke (500 pm) ist Hafnium nicht stabil genug
um in einer rotierenden Gantry ohne stabilisierendes Tragermaterial
verwendet zu werden und wird daher auf einen 1,5 mm dicken Alu-
miniumtrdger geklebt. Das bedeutet, dass der Aluminiumtréger bei
allen Simulationen mit Hafnium auch berticksichtigt wird.

Analog zur spektralen Routineuntersuchung sollen auch hier die
Spannungsstufen 140 kV und 120 kV untersucht werden. Der Rohren-
strom wird jeweils so gewdhlt, dass bei einem Phantomdurchmes-
ser die Dosis mit und ohne Hafnium und bei 120kV oder 140kV
jeweils identisch ist. Fiir groffe Phantomdurchmesser wird auch hier
ein hoherer Strom gewdhlt, damit das Rauschen nicht zu grof ist.
Die Simulation wird fiir Parametersatze ausgefiihrt, die in Tabelle 8.5
aufgefiihrt sind. Die Rotationszeit ist auch hier auf 1s pro Rotation
konfiguriert. Schliefilich werden die Messgrofien auf die applizierte
Dosis normiert.

8.3.2 Ergebnisse und Diskussion

Der prinzipielle Verlauf der Messgrofien ist sehr dhnlich zur spektra-
len Routineuntersuchung. Fiir deren detaillierte Beschreibung kann
daher auf den Unterabschnitt 8.2.2 verwiesen werden. Die Darstel-
lungen aller Messgrofsen befindet sich im Anhang (Abbildungen B.4,
B.5, B.6, B.7, B.8 und B.9). Auch hier hangt das DEC? nicht von der Ein-
stellung der unteren Schwelle E ab, jedoch von der oberen Schwelle
E,. Beim CNR? zeigt sich hingegen eine Abhingigkeit von der un-
teren Schwelle. Beim Kontrast-Rausch-Verhiltnis fiir Iod und Kno-
chen zeigt sich im Gegensatz zur spektralen Routineuntersuchung
eine Verbesserung. Vor allem bei 120kV ist diese sehr ausgeprigt.
Mittelt man bei jeden Phantomdurchmesser fiir E1=20 keV die Mess-
grofien tiber die Einstellungen E;=65keV, 70keV und 75keV, erge-
ben sich bei 20cm Durchmesser folgende relative Messgrofien: Bei
140kV éndert sich DEC* um den Faktor 1,80(6), CNR} um den Fak-
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tor 1,00(1), CNRg um den Faktor 1,05(1), 0‘% um den Faktor 0,88(4)
und O'ZH um den Faktor 0,82(11). Bei 120 kV dndert sich DEC? um den
Faktor 1,63(11), CNR;{ um den Faktor 1,48(2), CNR3 um den Faktor
1,44(1), ()'% um den Faktor 0,65(3) und 0121 um den Faktor 0,97(20).
Abbildung 8.11 stellt die gemittelten relativen Messgrofien fiir jeden
simulierten Phantomdurchmesser dar.

Die absoluten, auf die applizierte Dosis normierten Messgrofien
sind in Tabelle 8.6 fiir das 20 cm Phantom aufgelistet. Dabei wurden
die Messwerte fiir E1=20keV {iiber die Energiefenstereinstellungen
E>=65keV, 70keV und 75keV gemittelt. Auch hier erkennt man an
den Werten, dass bei 140 kV die spektrale Trennung von Iod und Kno-
chen besser ist, jedoch die Kontraste bei 120 kV. Durch den Hafnium-
filter wird die spektrale Trennung hier deutlich verbessert, die Kon-
traste deutlich bei 120 kV und leicht bei 140kV. Tendenziell ist das
Rauschen jeweils mit Hafniumfilter verringert. o7, ist bei 120kV im
Vergleich zu 140 kV erhoht, da das Spektrum weicher ist und weniger
Photonen im oberen Energiefenster detektiert werden. Die vollstandi-
ge Ubersicht iiber alle Messgrofen fiir alle simulierten Durchmesser
und Spannungen befindet sich im Anhang in Tabelle C.2. Die Mess-
werte fiir das 30 cm Phantom zeigen dabei ein sehr dhnliches Verhal-
ten wie beim 20 cm Phantom.

Mit dem 500 ym Hafniumfilter wird dessen Potenzial deutlich. Nor-
malerweise erwartet man durch eine Reduktion der R6hrenspannung
eine Verbesserung des CNR* jedoch im Gegenzug eine Verschlechte-
rung der spektralen Trennung, da das Rontgenspektrum schmaler ist.
Diese Erwartung wird bestétigt, wenn man in Tabelle 8.6 die Ergeb-
nisse ohne Hafniumfilter betrachtet. Vergleicht man nun aber die Aus-
gangssituation mit 140 kV ohne Hafniumfilter mit 120 kV mit 500 pm
Hafniumfilter dann zeigt sich Folgendes: Bei gleicher Dosis kann mit
dem 120kV Spektrum die spektrale Trennbarkeit wie bei 140kV er-
reicht werden (Faktor® 1,1) und gleichzeitig das CNR? enorm gestei-
gert werden (Faktor 1,8 fiir Iod und 1,6 fiir Knochen). Dieser Gewinn
an CNR? kann auch in eine Dosisreduktion investiert werden. Ist die
spektrale Trennung nicht so wichtig, kann bei 120kV durch die Ver-
wendung des Hafniumfilters die Dosis um 32 % gesenkt werden und
das CNR? bleibt nahezu unverindert (Faktor 1,02 fiir lod und 0,98 fiir
Knochen) und die spektrale Trennung wird trotzdem zusatzlich um
9 % gesteigert.

Der Faktor bezeichnet das Verhéltnis der Messgrofie mit Hafniumfilter zu ohne Haf-
niumfilter
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Abbildung 8.11: Relative Messgroflen in der Simulation mit 500 pym Hafni-
umfilter bei 140kV und 120kV.

Tabelle 8.6: Absolute auf Dosis normierte Messgrofien fiir das 20 cm Phan-
tom bei 120kV und 140kV Rohrenspannung fiir die spektrale
Ultraniedrigdosisuntersuchung

KV Hf DEC2 CNR? CNR3

140 500 pm  17,27(33) 555,71(5,56) 1168,45(6,30)
140 - 9,61(27) 558,53(6,25) 1115,91(11,79)
120 500 pm  10,62(35) 995,61(9,07) 1759,65(10,43)
120 - 6,51(39) 671,09(4,26) 1224,61(8,37)
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EXPERIMENTELLE VALIDIERUNG DER
SPEKTRALEN ROUTINEUNTERSUCHUNG

In diesem Kapitel werden die Messungen mit dem CT-Prototyp mit
photonenzidhlendem Detektor (PCD) beschrieben und die Ergebnisse
diskutiert. Ziel ist es das Detektormodell aus Kapitel 6 und die da-
mit durchgefiihrten Simulationen (Kapitel 8) hinsichtlich der Verbes-
serung der Bildgebung mit einen Hafniumfilter zu tiberpriifen.

9.1 KONZEPT

In diesem Anwendungsszenario soll durch eine Erhthung des Roh-
renstroms die Reduktion der Intensitidt durch den zusitzlichen Fil-
ter kompensiert werden (siehe Abschnitt 7.5). Fiir die Verwendung
des Filters im Scanner wird dessen Blendenkasten modifiziert. Ab-
bildung 9.1a zeigt die gedffnete Gantry mit dem Gehduse des Ront-
genstrahlers unten im Bild und dem dartiber liegenden Blendenkas-
ten. Ein 50 ym Hafniumfilter wird dazu auf eine 1,5mm dicke Tra-
gerplatte aus Aluminium geklebt und im Blendenkasten auf einen
beweglichen Schlitten befestigt (Abbildung 9.1b). Somit kann tiber
das Scanprotokoll flexibel gesteuert werden, ob der Hafniumfilter ver-
wendet werden soll. In Strahlengangrichtung befindet sich der Filter
vor dem Formfilter aus Kohlenstoff. Als Messobjekt wird das in Ab-
schnitt 7.3 beschriebene wasserdquivalente Phantom verwendet (Ab-
bildung 9.1¢).

Die Rohrenstrome werden mit steigendem Phantomdurchmesser
erhoht, um das steigende Rauschen zu kompensieren. Dies ist aber
nur innerhalb der Grenzen des minimalen und maximalen Rohren-
stroms moglich. Innerhalb der Genauigkeit der Dosismessung (Ab-
schnitt 7.5), sind die Strome bei einem Durchmesser mit und ohne
Hafniumfilter so gewéhlt, dass dieselbe Dosis appliziert wird. Die Ro-
tationszeit ist fiir alle Messungen 1s pro Umdrehung. Die restlichen
Scanparameter sind in Tabelle 9.1 aufgefiihrt.

Fiir die Beurteilung der Materialtrennungseigenschaften wird die
Messgrofie DEC? verwendet. Zur Beurteilung der konventionellen Bild-
qualitdt wird das CNR? von Iod und Knochen betrachtet und schliefs-
lich noch als Mafs fiir das Bildrauschen die Varianz der CT-Zahlen
im Wasser in den Bilder des niedrigen und hohen Energiefensters o7
und o%,.
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(c) Messphantom

Abbildung 9.1: Bilder des experimentellen Aufbaus. Dargestellt sind (a)
Rontgenstrahler und Blendenkasten in offener Gantry, (b)
Position des beweglichen Filters im geoffneten Blendenkas-
ten und (c) das Messphantom mit Probeneinsétzen.



9.2 ERGEBNISSE UND DISKUSSION

Tabelle 9.1: Parameter der Messungen fiir die spektrale Routineuntersu-

chung.

PARAMETER WERT(E) ANZAHL
Rohrenspannung  140kV 1
Filtermaterial nichts, 50 pm Hf + 1,5 mm Al 2
Durchmesser 10,20,30,40 cm 4
Probenmaterial Iod,Knochen 2
Eq 20,25,35 keV 3
E, 60,65,70,75 keV 4

4

Wiederholungen 4

Anzahl der Messungen 768

9.2 ERGEBNISSE UND DISKUSSION

Fiir jeden Scan wird pro Detektorzeile ein CT-Bild erzeugt. Die CT-
Zahlen und Rauschwerte werden tiber alle Detektorzeilen gemittelt.
Abbildung 9.2 stellt die CT-Zahlen fiir einen exemplarischen Daten-
satz bei der Energiefenstereinstellung 20/70keV dar. Wie bei den si-
mulierten Daten in Abschnitt 8.2 zeigt sich hier folgendes Muster: Der
Kontrast zu Wasser sinkt mit steigendem Phantomdurchmesser so-
wohl fiir Iod als auch fiir Knochen, da das effektive Spektrum harter
wird. Das Rauschen steigt mit dem Phantomdurchmesser an, da die
Dosis nicht entsprechend erhoht werden konnte, um dasselbe Rau-
schen zu erzielen. Auch im Experiment ist der Einfluss des Hafnium-
filters verglichen mit der Anderung durch den Phantomdurchmesser
relativ gering, aber man erkennt, dass auch hier Kontraste reduziert
werden.

In den Abbildungen 9.3 bis 9.7 sind alle Messgrofien fiir die vier
gemessenen Phantomdurchmesser, alle Energiefensterkombinationen
und jeweils mit und ohne Hafniumfilter dargestellt. Analog zur Be-
schreibung der Ergebnisse der Simulation in Unterabschnitt 8.2.2 wer-
den auch hier die Ergebnisse in der Reihenfolge (1) Rauschen o7 und
G%l, (2) Kontrast-Rausch-Verhiltnisse CNR7 und CNRg und (3) Dual-
Energy-Kontrast-Rausch-Verhiltnis DEC? fiir lod und Knochen mit ih-
rer jeweiligen Abhédngigkeit vom Phantomdurchmesser und von der
Wahr der Energieschwellen diskutiert. SchliefSlich wird (4) die Aus-
wirkung des Hafniumfilters auf die Messgrofien betrachtet.

1 RAUSCHEN Das Rauschen in den Wassermessungen ist in Ab-
bildung 9.3 fiir ¢ und in Abbildung 9.4 fiir 07, dargestellt. Fiir o7
ist eine Abhdngigkeit von E; erkennen, da durch Erhéhung von E;
das Energiefenster grofser wird, also mehr Photonen gezihlt werden
und das Rauschen dadurch abnimmt. Fiir konstantes E; wird das

107



108 EXPERIMENTELLE VALIDIERUNG DER SPEKTRALEN ROUTINEUNTERSUCHUNG

100 T

o 200 | ohne Hf 40 30 20 10 cm
I ....... m|t Hf ‘#

o 400 !

[

5 Knochen

s 300 t |
& 40 30 20 10 cm

(@)

S 200 gt -
)

< lod

(@]

(@]

T

0 100 200 300 400 500 600 700
Niedrigenergiemessung (HU)

Abbildung 9.2: Beispielhaftes DE-Streudiagramm gemessener Daten bei
140kV mit (rot) und ohne (blau) 50 pm Hafniumfilter. Die
Einstellung der Energieschwellen liegt bei 20 und 70 keV.

Rauschen grofier, wenn E; erhoht wird, da das Energiefenster kleiner
wird und weniger Photonen gezihlt werden. Bei 07, ist keine Abhan-
gigkeit von E; zu erkennen, da nur E; einen Einfluss auf die Grofse
des oberen Energiefensters hat.

2 KONTRAST-RAUSCH-VERHALTNIS Bei den Messgrofien CNR;
und CNR§ (Abbildungen 9.5 und 9.6) ist eine Abhangigkeit von der
unteren Energieschwelle E; zu erkennen. Steigt E1 wird das Kontrast-
Rausch-Verhiltnis fiir Iod und Knochen kleiner, da Photonen mit
niedriger Energie, die hauptsichlich zum Kontrast beitragen, nicht ge-
zahlt werden. Die Wahl von E; zeigt keinen systematischen Effekt. Bei
den Durchmessern 30 und 40 cm sind fiir die Einstellung Ey = 20 keV
die Werte kleiner als erwartet, was sich auch auf die DEC? Werte aus-
wirken wird. Als mogliche Ursache fiir diese Inkonsistenz wird die
Technik zur Erweiterung des Messfeldes (Abschnitt 5.4) vermutet.

3 DUAL-ENERGY-KONTRAST-RAUSCH-VERHALTNIS Die Messgro-
e DEC?, dargestellt in Abbildung 9.7, zeigt eine Abhédngigkeit der
oberen Energieschwelle E;, aber keine von E;. Bei den Durchmessern
30 und 4ocm gibt es eine Ausnahme von diesem Muster. Ist die un-
tere Energieschwelle auf 20 keV eingestellt, sind die Werte vergleichs-
weise zu niedrig. Die absoluten DEC? Werten sinken mit steigendem
Durchmesser, da die Dosis nicht entsprechend erhoht wurde und das
Rauschen zunimmt.

Wie bei der Simulation, ist fiir eine optimale Bildgebung die Ener-
giefenstereinstellung so zu wiahlen, dass die Materialunterscheidbar-
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Abbildung 9.3: 07 in gemessenen Bildern fiir die Phantomdurchmesser 10,
20, 30 und 4ocm jeweils mit (rot) und ohne (blau) 50 pm
Hafniumfilter mit einem 140 kV Rontgenspektrum (Einheit

Einstellung der Energiefenster in keV

HU?).
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Abbildung 9.4: 0, in gemessenen Bildern fiir die Phantomdurchmesser 10,
20, 30 und 4o cm jeweils mit und ohne 50 pm Hafniumfilter
mit einem 140 kV Rontgenspektrum (Einheit HU?).
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Einstellung der Energiefenster in keV

Abbildung 9.5: CNR? in gemessenen Bildern fiir die Phantomdurchmesser
10, 20, 30 und 40 cm jeweils mit (rot) und ohne (blau) 50 pm
Hafniumfilter mit einem 140 kV Rontgenspektrum.
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Einstellung der Energiefenster in keV

Abbildung 9.6: CNRg in gemessenen Bildern fiir die Phantomdurchmesser
10, 20, 30 und 40 cm jeweils mit (rot) und ohne (blau) 50 pm
Hafniumfilter mit einem 140 kV Réntgenspektrum.
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Einstellung der Energiefenster in keV

Abbildung 9.7: DEC? in gemessenen Bildern fiir die Phantomdurchmesser
10, 20, 30 und 40 cm jeweils mit (rot) und ohne (blau) 50 pm
Hafniumfilter mit einem 140 kV Rontgenspektrum.
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Abbildung 9.8: Relative Messgrofien im Experiment mit 50 pm Hafniumfil-
ter bei 140 kV und Energiefenstereinstellung 20/65 keV bzw.
20/70keV.

keit (Messgrofie DEC?) grofs ist und gleichzeitig die Kontrast-Rausch-
Verhiltnisse der konventionellen Bildgebung fiir Iod und Knochen

optimiert werden. Aufgrund der genannten Anomalien bei den Durch-
messern 30 und 40 cm, gilt folgende Energiefenstereinstellung nur fiir

10 und 20 cm. In den Messungen bei den Durchmessern 10 und 20 cm

ist das DEC? relativ unabhédngig von der unteren Energieschwelle E;.
Die Messgrofien CNR7 und CNRg sind hingegen relativ unabhin-
gig von der Wahl der oberen Energieschwelle E;. Das heifst, dass zu-
ndchst Ej=20keV gewdhlt werden sollte und anschlieflend E; so, dass

sich ein gutes DEC? ergibt. Die Einstellung E>=65keV und 70keV

sind bei den Durchmessern 10 und 20cm gut geeignet um ein opti-
males DEC? und CNR? zu erzielen.

4 AUSWIRKUNG DES HAFNIUMFILTERS Durch Verwendung des
Hafniumfilters ist eine geringfiigige Reduktion des Rauschen, eine
tendenziell leichte Reduktion des Kontrastes und eine deutliche Zu-
nahme des DEC? zu erkennen. Auch mit Hafniumfilter sind die Ener-
giefenstereinstellungen 20/65 keV und 20/70 keV gut geeignet fiir die
Erzielung eines optimalen DEC> und CNR?. Fiir diese Energiefenster-
einstellungen sind in Abbildung 9.8 die relativen Messgrofsen darge-
stellt. Bei 20 cm Durchmesser ergeben sich gemittelt {iber die Energie-
fenstereinstellungen 20/65keV und 20/70keV die folgenden relati-
ven Messgrofien. Bei 140 kV dndert sich DEC? um den Faktor 1,17(8),
CNR7 um den Faktor 0,94(5), CNRj um den Faktor 0,96(4), 0'% um
den Faktor 1,01(4) und G%[ um den Faktor 0,94(5). Eine Tabelle mit
den dazugehorigen absoluten Messwerten fiir die Energiefensterein-
stellungen 20/65 keV und 20/70 keV befindet sich im Anhang in Ta-
belle C.3.
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9.3 VERGLEICH MIT DER SIMULATION

Die im Experiment untersuchte spektrale Routineuntersuchung bei
140 kV Rohrenspannung wurde in Abschnitt 8.2 in einer Simulation
untersucht. Es ist nicht zu erwarten, dass die Simulation und das
Experiment exakt tibereinstimmen. In dem PCD-Prototyp werden die
Rohdaten etwas anders verarbeitet als in der Simulation. Zudem wer-
den Daten auflerhalb des Messbereichs des PCD mit Daten des energi-
eintegrierenden Detektors, der die Strahlung von einer anderen Ront-
genrohre erhidlt, vervollstindigt. In dem fiir die Simulation verwen-
deten Detektormodell sind hingegen nicht alle Effekte berticksichtigt,
wie zum Beispiel der Compton-Effekt oder die Anhdufung von Si-
gnalpulsen, die in kurzen Zeitabstdnden eintreffen. Im direkten Ver-
gleich der absoluten Messwerte in den Abbildungen 8.5 bis 8.9 und
9.3 bis 9.7 zeigen sich je nach Phantomdurchmesser deutliche Unter-
schiede. Der qualitative Verlauf und die relativen Verdnderung durch
den Hafniumfilter stimmen in Simulation und Experiment jedoch gut
tiberein.

Beziiglich des Rauschens ist das Verhalten in Simulation und Expe-
riment gleich und auch die Werte mit Hafniumfilter liegen jeweils un-
ter denen ohne zusitzlichen Filter. Die absoluten 07 und o7, stimmen
bei den Durchmessern 20 und 30cm sehr gut tiberein. Bei 10cm ist
das Rauschen in der Simulation niedriger und bei 40 cm hoher als im
Experiment. Die absoluten CNR>-Werte stimmen bei den Durchmes-
sern 20 und 30cm sehr gut tiberein. Hier sind die simulierten Werte
bei 10 cm zu hoch und bei 40 cm etwas zu niedrig, was eine Folge der
Abweichung im Rauschen ist. Beim DEC? ist die Ubereinstimmung
zwischen Simulation und Experiment bei den Durchmessern 20, 30
und 4o0cm gut und lediglich die Simulation bei 10 cm etwas zu hoch.
Insgesamt ist die Ubereinstimmung bei den Durchmessern 20 und
30cm am besten.

Die bessere Separation von Iod und Knochen durch den Hafnium-
filter spiegelt sich bei allen Durchmessern sowohl in der Simulation
(12 %) als auch im Experiment (17 %) wider. Mit Hafniumfilter ist das
CNR?* maximal 5% schlechter, was auf die im Vergleich zum Hafni-
umfilter relativ dicke Trdgerplatte aus Aluminium zuriickzufiihren
ist.
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ABSCHLIESSENDE BEWERTUNG
Die Verwendung von Vorfilter-Materialien mit einer K-Kante

im Spektrum wirkt sich vorteilhaft auf die Bildgebung mit
photonenzdhlenden Detektoren aus.
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Durch spektrale Filterung der Rontgenstrahlung mittels Vorfilter-Ma-
terialien mit einer K-Kante im Spektrum konnte im Rahmen dieser
Arbeit die spektrale Bildgebung der CT mit photonenzidhlenden De-
tektoren (PCDs) verbessert werden. Dazu wurde zunichst ein effizi-
entes Detektorsimulationsmodell entwickelt (Kapitel 6), um anschlie-
fend in Nadelstrahlsimulationen ein geeignetes Material fiir die dar-
auffolgenden genaueren Simulationen und Messungen zu identifi-
zieren. Dafiir wurden zwei als klinisch relevant erachtete Szenarien
betrachtet (Kapitel 7): Bei der spektralen Routineuntersuchung wurde
angenommen, dass ein bestimmter Intensitdtsverlust in einem diin-
nen Filtermaterial durch Erhohung des Rohrenstromes kompensiert
werden kann. Als weiteres Anwendungsszenario wurde die spektra-
le Ultraniedrigdosisuntersuchung betrachtet, deren Dosis auf dem Ni-
veau einer Computertomographie (CT)-basierten Lungenkrebsfriiher-
kennung liegen soll, die aber zusitzlich spektrale Informationen lie-
fern soll. Dabei gibt die Messgrofie DEC die spektrale Trennung der
untersuchten Proben Iod und Knochen wieder. Das quadrierte Kon-
trast-Rausch-Verhéltnis CNR? ist Maf fiir die herkémmliche Bildquali-
tat (Definitionen in Kapitel 7). Jeweils grofiere Messgrofsen stellen bes-
sere Ergebnisse dar. Fiir eine detaillierte Beschreibung der Ergebnisse
sei auf die jeweiligen Kapitel verwiesen. Im Folgenden zusammenge-
fasst werden (1) die Modellierung des Detektors, (2) die Ergebnisse
der schnellen Nadelstrahlsimulation, (3) die Ergebnisse der Bildsimu-
lation bei 140 kV mit diinnem (50 pm) K-Kanten-Filter sowie des ent-
sprechenden Experiments zur Validierung der Simulationen und (4)
die Ergebnisse der Bildsimulationen mit diinnem (50 pm) und dickem
(500 pm) Filter bei 120 kV und bei 140kV.

1 DETEKTORMODELLIERUNG  Mit dem entwickelten Detektorsimu-
lationsmodell (Kapitel 6) konnen das Signal, das Rauschen und die
raumlich-energetischen Korrelationen einzelner Pixel mit ihren an-
grenzenden Nachbarpixeln eines CdTe-basierten PCD simuliert wer-
den. Die eintreffenden Rontgenphotonen erzeugen durch Photoeffekt
im Detektormaterial Elektronen-Loch-Paare. Durch die am Halbleiter
angelegte Spannung werden die Ladungstrager getrennt und driften
jeweils zur Anode bzw. Kathode. Aufgrund der grofleren Beweglich-
keit der Elektronen in CdTe sind diese primdir fiir die Signalentste-
hung verantwortlich und daher hat die Anode die pixelierte Struktur.
Die Elektronenladungswolke hat eine bestimmte Ausdehnung und
somit wird das Ladungssignal auch in benachbarten Pixeln detektiert.
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Durch vorausgegangenen Photoeffekt mit einem Elektron aus der K-
Schale konnen auch Fluoreszenzphotonen emittiert werden, die den
Sensor verlassen, im selben Pixel absorbiert oder in einem Nachbar-
pixel absorbiert werden konnen. Diese Moglichkeiten sind im vorge-
stellten Detektormodell berticksichtigt. Ein PCD bietet die Moglich-
keit Energieschwellen einzustellen und Pulse zu zdhlen, die diese
Schwellen tiberschreiten bzw. in dem Energiebereich zwischen zwei
Schwellen liegen. Die Parameter Sensordicke D = 1,6 mm, Pixelkan-
tenldnge dpix = 225pm, Durchmesser der Elektronenladungswolke
do = 48um und Elektronikrauschen o, = 2,0eV wurden gewdhlt,
um das Modell an den in dieser Arbeit verwendeten PCD-CT-Proto-
typ anzupassen. Mit diesem Modell wurde dann die Optimierung
der Bildgebung durch spektrale Filterung des Rontgenspektrums in
Simulationen untersucht (Kapitel 8).

2 NADELSTRAHLSIMULATIONEN Durch Nadelstrahlsimulationen
sollte eine Vorauswahl relevanter Materialien vorgenommen werden,
die die Bildgebung mit PCDs verbessern kénnen (Abschnitt 8.1). Um
in kurzer Zeit moglichst viele Elemente des Periodensystems auf ihre
Eignung zu testen, wurden dabei folgende Vereinfachungen gemacht.
Es wurde nur ein einzelner Nadelstrahl zwischen Rohrenfokus und
dessen Antwort in einem zentralen Detektorelement simuliert. Da bei
dem verwendeten CT-Prototyp ein Streustrahlenraster gestreute Pho-
tonen herausfiltert, miissen diese auch in der Simulation nicht be-
riicksichtigt werden. Da lediglich der Zentralstrahl simuliert wurde,
musste der Formfilter nicht beriicksichtigt werden. Auch hierbei ist
die Auswirkung gering, da die Auswertung im zentralen Bereich des
Messfeldes stattfand, wo der Formfilter keinen Gradienten besitzt.

In der Nadelstrahlsimulation wurden mit einem 140 kV-Rontgen-
spektrum klinisch relevante Phantomdurchmesser zwischen 10 und
gocm fiir verschiedene Einstellungen der Detektorschwellen unter-
sucht. Es wurden alle stabilen Elemente bis zur Ordnungszahl 82
(Blei) ausgewertet. Fiir die Auswertung wurde immer die Schwellen-
kombination verwendet, die jeweils das optimale Ergebnis mit bezie-
hungsweise ohne zusétzlichen spektralen Filter erzielte.

Die Ergebnisse der Nadelstrahlsimulation (Unterabschnitt 8.1.2) zei-
gen, dass Materialien mit Ordnungszahlen von 69 bis einschliefdlich
75 und somit einer K-Kante zwischen 59,4 keV und 71,7 keV, das DEC?
von Jod und Knochen um bis zu 19 % verbessern konnen. Je nach un-
tersuchtem Phantomdurchmesser wird die maximale Verbesserung
des DEC? mit einem anderen Material erreicht. Die Elemente Hafnium
und Lutetium erzielen tiber einen grofien Bereich von Durchmessern
eine gleichbleibende Verbesserung des DEC2. Zum Beispiel wird bei
10 und 40 cm Durchmesser mit Hafnium jeweils 15 % beziehungswei-
se 17 % und mit Lutetium jeweils 17 % beziehungsweise 15 % Verbes-
serung erreicht. Das ist wichtig, da zwar vor dem eigentlichen Scan
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ein Ubersichtsbild erstellt wird, aus dem der Patientendurchmesser
abgeleitet werden kann, jedoch der Platz im Blendenkasten begrenzt
ist und nicht fiir jeden Patientendurchmesser auch der optimale Filter
mitgefiihrt werden kann. Auch ist das CNR? fiir Knochen und Iod bei
den Elementen Lutetium und Hafnium nahezu unverdndert. Da Lu-
tetium und Hafnium gleichermafien geeignet erschienen, wurde fiir
weitergehende Simulationen und Messungen aufgrund der besseren
Verfiigbarkeit Hafnium verwendet.

3 SIMULATION UND EXPERIMENT BEI 140 KV MIT DUNNEM FIL-
TER Zunidchst wurde fiir die Validierung des Detektormodells die
spektrale Routineuntersuchung in Simulation und Experiment bei
140kV durchgefiihrt. Die Ergebnisse werden im Folgenden zusam-
mengefasst. In diesem Szenario wird ein 50 pm dicker Hafniumfilter
auf einem 1,5 mm dicken Aluminiumtréger aufgebracht. Die Dosisre-
duktion von 37 % bei 140kV durch den Hafniumfilter wurde durch
entsprechende Erhohung des Rohrenstroms ausgeglichen.

Das Rauschen verhilt sich in Simulation und Experiment gleich
und die Abhéngigkeit von der Einstellung der Energiefenster ist plau-
sibel. Die absoluten Werte stimmen bei den Durchmessern 20 und
3ocm sehr gut zwischen Simulation und Experiment {iberein. Bei
10cm ist das Rauschen in der Simulation etwas zu niedrig und bei
4ocm etwas zu hoch. Die Rauschwerte mit Hafniumfilter liegen je-
weils leicht unter denen ohne zusétzlichen Filter.

Der Verlauf des CNR? ist jeweils fiir Iod und Knochen sehr &hn-
lich. Bei allen Durchmessern hat die Wahl der oberen Schwelle keine
Auswirkung auf das Kontrast-Rausch-Verhaltnis. Bei steigender unte-
rer Schwelle nimmt es jedoch ab. Die Signalinformation liegt erwar-
tungsgemdf$ also hauptsichlich im Bereich niedriger Photonenener-
gien. Die Ubereinstimmung der absolute Werte von Simulation und
Messung bei den Durchmessern 20 und 30cm ist gut. Ist die unte-
re Schwelle auf 20keV eingestellt, passt das experimentell ermittel-
te CNR? bei Iod und Knochen nicht zum erwarteten Verhalten. Eine
mogliche Ursache fiir diese Inkonsistenz konnte die Technik zur Er-
weiterung des Messfeldes (Abschnitt 5.4) sein. Bei 10 cm ist das CNR?
in der Simulation zu niedrig und bei 40cm zu hoch, was eine Fol-
ge der Abweichung im Rauschen darstellt. Mit Hafniumfilter ist das
CNR? circa 5 % schlechter, was auf die im Vergleich zum Hafniumfilter
relativ dicke Aluminiumtrégerplatte zuriickzufiihren ist.

Die Ubereinstimmung des DEC? zwischen Simulation und Experi-
ment ist bei den Durchmessern 20, 30 und 40cm gut. Bei 10cm sind
die simulierten Werte etwas zu hoch. Urséchlich hierfiir ist die Abwei-
chung in den CNR*-Werten fiir Simulation und Experiment bei 10.cm.
Die Abhéngigkeit von der Einstellung der Energiefenster ist plausi-
bel und in Simulation und Experiment gleich. Die bessere Separation
von Iod und Knochen durch den Hafniumfilter spiegelt sich bei al-
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len Durchmessern sowohl in der Simulation als auch im Experiment
wider. Insgesamt besteht zwischen Simulation und Experiment eine
sehr gute qualitative und dariiber hinaus bei den Durchmessern 20
und 30cm eine sehr gute quantitative Ubereinstimmung. Dies gilt
auch fiir die Ubereinstimmung der relativen Messwerte mit und oh-
ne Hafniumfilter. Beispielsweise wird beim 20 cm Phantom das DEC?
bei der Simulation um (12+1) % und im Experiment um (17+8) % ver-
bessert.

4 SIMULATION DES DUNNEN UND DICKEN FILTERS BEI 120 UND
140KV  Basierend auf der oben beschriebenen guten Ubereinstim-
mung zwischen Simulation und Experiment sind auch fiir die folgen-
den Simulationen realistische Ergebnisse zu erwarten. Fiir die Unter-
suchung der beiden Anwendungsszenarien bei 120 und 140kV Roh-
renspannung, wurde ein diinner 50 pm-Hafniumfilter fiir die spek-
trale Routineuntersuchung und ein dicker 500 pm-Hafniumfilter fiir
die spektrale Ultraniedrigdosisuntersuchung verwendet. Als Vorlage
fiir die spektrale Ultraniedrigdosisuntersuchung diente ein Protokoll
zur Lungenkrebsfritherkennung, bei dem ein 0,6 mm-Zinnfilter bei
100kV die Intensitdt auf 6 % verglichen mit 140kV ohne Filter ab-
senkt (Abschnitt 7.2). Spektrale Untersuchungen sind bei einem so
schmalen Rontgenspektrum nicht mehr sinnvoll durchfiihrbar. Fiir
die hier betrachtete spektrale Ultraniedrigdosisuntersuchung wurde
daher ein breites Spektrum mit 140 kV und ein 500 ym dicker Hafni-
umfilter auf einem 1,5 mm dicken Aluminiumtrager verwendet. Der
Filter wurde bewusst so dick gewéhlt, da damit eine bessere spektra-
le Separation erwartet wurde (Abbildung 7.1c). Um dasselbe Dosis-
niveau zu erreichen wie bei der Lungenkrebsfriiherkennung, musste
dann der Rohrenstrom verdoppelt werden.

Aus den Ergebnissen (Abschnitt 8.2 und 8.3) ist klar ersichtlich,
dass ohne zusétzlichen K-Kanten-Filter, die spektrale Bildgebung bei
140kV (DEC? ist hoher) und die herkdmmliche Bildgebung bei 120 kV
(CNR? ist hoher) besser ist. Bei 140kV erzielt man durch den diinnen
beziehungsweise dicken spektralen Filter eine Verbesserung der Tren-
nung um 12 beziehungsweise 80 %. Das CNR? ist dabei fast unveran-
dert. Bei 120 kV verbessert der diinne Filter die spektrale Trennung
um 13 % und die herkdmmliche Bildqualitit geringfiigig. Der dicke
Filter verbessert die spektrale Trennung um 63 % und das CNR> um
45 %. An Stelle der Verbesserung von DEC? und CNR? kdnnte auch die
Dosis entsprechend reduziert werden.

In einer Situation, in der die begrenzte Leistungsfdhigkeit des Ront-
genstrahlers keine Rolle spielt, also bei einer Untersuchung mit sehr
geringer Dosis, kann durch einen dicken K-Kanten-Filter bei 120 kV
die Qualitat der spektralen Trennung wie bei 140 kV erhalten werden
und gleichzeitig kann das Maf3 fiir die herkommliche Bildqualitat
(CNR?) bei Iod um 78 % bzw. bei Knochen um 58 % gesteigert werden.
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Das Ziel dieser Arbeit war die Optimierung der Materialtrennungsei-
genschaften in der Computertomographie (CT) mit photonenzihlen-
den Detektoren (PCD). Die spektrale Detektorantwort eines solchen
Detektors ist durch spezielle Arten von Ubersprechen zwischen Pi-
xeln verschlechtert, die es abzumildern galt. Im Speziellen wird ei-
ne Anpassung des emittierten Rontgenspektrums an die spektrale
Detektorantwortfunktion des in dieser Arbeit untersuchten PCD-CT-
Prototyps mittels eines addquaten Filtermaterials angestrebt, das sich
vor dem Patienten befindet. Primadr wurde die spektrale Trennung
der Materialien Knochen und Iod mit der Messgrofie quadriertes Du-
al-Energy-Kontrast-Rausch-Verhéltnis (DEC?) und die herkémmliche
Bildqualitdt mit der Messgrofie quadriertes Kontrast-Rausch-Verhalt-
nis (CNR?) untersucht.

Vorarbeiten anderer Arbeitsgruppen auf diesem Gebiet fanden in
Laborexperimenten [13] und in Simulationsstudien [12] statt. Diese
haben gezeigt, dass Materialien mit einer K-Kante im Roéntgenspek-
trum das Rauschen in den nach Materialien zerlegten Bildern redu-
zieren. Die Ergebnisse lassen sich jedoch nicht direkt auf klinische
Szenarien tiibertragen. Die Laborexperimente fanden mit Detektoren
mit Pixelgrofien von 1 mm? statt, die bei den in der klinischen Routi-
ne auftretenden Photonenfliissen von bis zu 107 s~! mm ™2 zu einer
starken Pulsanhdufung fiihren wiirde. Die Detektorantwortfunktion
bei dieser Pixelgrofse ist nicht vergleichbar mit der des untersuchten
Prototyps. In erwahnten Simulationsstudie wurden die tatsachlichen
physikalischen Prozesse nicht beriicksichtigt und das Signal in den
Energiefenstern durch sich iiberlappende Gaufsfunktionen modelliert,
was die tatsdchlichen Detektorantwortfunktion nur ungeniigend wie-
dergibt.

Die Entwicklung eines effizienten Detektormodells fiir den unter-
suchten Prototyp (Kapitel 6 und [92]) war nétig und ermoglichte rea-
listische Simulationen ohne grofien Messaufwand. Einfache schnelle
Simulationen, bei denen nur ein Nadelstrahl modelliert wurde, erga-
ben, dass Filtermaterialien mit einer K-Kante im Rontgenspektrum
bei ungefahr (65 +5) keV bei fast gleicher herkdmmlicher Bildquali-
tat (CNR?) zu einer Verbesserung der spektralen Trennung (DEC?) fiih-
ren. In den zwei Anwendungsszenarien ,spektrale Routineuntersu-
chung” und ,spektrale Ultraniedrigdosisuntersuchung” wurde das
Material Hafnium mit einer K-Kante bei 65,4 keV und einer Dicke
von jeweils 50 pm beziehungsweise 500 pm naher untersucht. Das De-
tektormodell und die CT-Simulationsumgebung wurden dafiir erfolg-

123



124

SCHLUSSFOLGERUNG UND AUSBLICK

reich im Szenario mit dem diinnen Filter mit der Rohrenspannung
140kV durch Messungen bestdtigt und sind geeignet um Aussagen
aus Simulationen ableiten zu kdnnen.

In den untersuchten Anwendungsszenarien wurde durch den K-
Kanten-Filter Hafnium stets eine wesentliche Verbesserung der spek-
tralen Trennung erzielt (12 bis 80 % Verbesserung des DEC?). Bei 120 kV
wurde zusédtzlich auch eine deutliche Verbesserung der herkommli-
chen Bildqualitdt mit dem dicken Filter in Simulationen erreicht (45 %
Verbesserung des CNR?). Mit dem diinnen Filter bei 140kV trat eine
geringfiigige, flinfprozentige Verschlechterung des CNR* auf, die auf
die relativ dicke Tragerplatte aus Aluminium zurtickzufiihren ist. Die
positive Auswirkung des diinnen Filters auf die Bildgebung ist relativ
gering gemessen an dem Intensitédtsverlust im Filter, so dass fiir eine
routinemaflig Verwendung verschiedene Aspekte abgewogen werden
miissen. Zum einen muss die Wirtschaftlichkeit gepriift werden. Zum
anderen muss noch iiberpriift werden, ob bei einem Standard-Patien-
tenkollektiv der Rontgenstrahler noch geniigend Leistungsreserven
besitzt, um den Intensitdtsverlust zu kompensieren, oder ob eine Ver-
langerung der Scanzeit akzeptiert werden kann.

Deutlich profitieren konnen Untersuchungen, die bei sehr gerin-
ger Strahlenexposition durchgefiihrt werden. Bisherige Scanprotokol-
le fiir die Lungenkrebsfritherkennung sind nicht in der Lage spek-
trale Daten zu akquirieren, was durch den dicken Filter in der spek-
tralen Ultraniedrigdosisuntersuchung ermoglicht werden wiirde. Des
Weiteren wiirden auch Untersuchungen von der Verbesserung der
herkémmlichen Bildqualitdt profitieren, bei denen das System noch
geniigend Leistungsreserven hat, so dass ein K-Kanten-Filter mit ei-
ner Dicke zwischen 50 und 500 pm verwendet werden kann. Generell
wire dies bei der padiatrischen Bildgebung der Fall, die im Allgemei-
nen bei niedrigerer Leistung als Untersuchungen von Erwachsenen
durchgefiihrt werden [109].

Fiir zukiinftige Anwendungen wire es denkbar, dass mit neu zu-
gelassenen Kontrastmitteln in der CT die Bildgebung mit zwei Kon-
trastmitteln moglich wird, bei der dann aber auch mindestens drei
spektrale Datensétze benotigt werden wiirden (Abschnitt 3.1). Photo-
nenzdhlende Detektoren miissten dafiir mit mindestens drei Energie-
schwellen beziehungsweise -fenstern betrieben werden. Dabei wiir-
den sich dann, durch die oben genannten Effekte, dhnliche Uberlage-
rungen der Detektorantwortfunktion ergeben, wie bei dem dieser Ar-
beit zugrunde liegenden Detektor. Durch eine Kombination von zwei
Filtermaterialien mit jeweils einer K-Kante an geeigneter Position im
Rontgenspektrum lieen sich voraussichtlich dabei die Uberlagerun-
gen reduzieren und die spektrale Trennung verbessern.

In dieser Arbeit wurde gezeigt, dass die spektrale Bildgebung mit
photonenzédhlenden Detektoren in der CT durch Filtermaterialien mit
einer K-Kante im Rontgenspektrum verbessert werden kann. Bei Un-
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tersuchungen auf einem normalen Dosisniveau ist dies ohne Reduk-
tion der herkommlichen Bildqualitdt mit einem 50 pm diinnen Hafni-
umfilter moglich. In Simulationen mit ultra-niedriger Strahlenexposi-
tion (durch Einsatz eines 500 pym dicken Hafniumfilters) ist sogar eine
Verbesserung der herkommlichen Bildqualitit erreichbar.
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Ubersprechem von zentralen Pixel (j=5) Kovarianzmatrix fur E;=90 keV Ladungsteilung in zentralem Pixel (j=5)
zum direkten Nachbarn (j=4)
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Abbildung A.1: Kovarianzmatrix € mit E; = 90keV in 1-keV-Schritten und fiir 3x3 Pixel. Skala von 0 bis 1-1073.
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Abbildung B.1: DEC? in simulierten Bildern fiir die Phantomdurchmesser
20/30cm jeweils mit und ohne 50 pm Hafniumfilter mit ei-

nem 120 kV Rontgenspektrum.
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Abbildung B.2: CNR} und CNR§ in simulierten Bildern fiir die Phantom-
durchmesser 20/30cm jeweils mit und ohne 50 ym Hafni-
umfilter mit einem 120 kV Roéntgenspektrum.
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Abbildung B.3: 07 und o7 in simulierten Bildern fiir die Phantomdurch-
messer 20/30cm jeweils mit und ohne 50 pm Hafniumfilter
mit einem 120 kV Rontgenspektrum (Einheit HU?).



134

ABSOLUTE MESSGROSSEN — ABBILDUNGEN

DEC? —G— ohne Hf —®-- mit Hf
20 T T T T T T “ T T T _‘ T
= . | S R AR
g ® -9 , ~e % o
8 15 - /./ /' '/ -
. ‘ ”
~ Ld e Y © e
810_ - — i) e_/e‘—' -9 G,—e' -9 -
D 5 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1
3 T @ T T — e T T I T
z '/0— ~e /,"‘ ° //‘ ‘-9
© 5L R4 . Pt i
g°[ Y
~ — e —
—e - — — 9 — _e—9—
No 1k o o -© o e © -© |
1]
D O 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1
o m O b 9o m © mM o m o b
«© <Q ~ ~ © © ~ ~ © < ~ ™~
o o o o Lo Lo Lo Lo o o o o
T e A T o L N 2

Einstellung der Energiefenster in keV

Abbildung B.4: DEC? in simulierten Bildern fiir die Phantomdurchmesser
20/30cm jeweils mit und ohne 500 ym Hafniumfilter mit
einem 140 kV Rontgenspektrum.
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Abbildung B.5: DEC? in simulierten Bildern fiir die Phantomdurchmesser
20/30cm jeweils mit und ohne 500 ym Hafniumfilter mit
einem 120 kV Rontgenspektrum.
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Abbildung B.6: CNR? und CNRg in simulierten Bildern fiir die Phantom-
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umfilter mit einem 140 kV Rontgenspektrum.
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Abbildung B.7: CNR? und CNRg in simulierten Bildern fiir die Phantom-
durchmesser 20/30cm jeweils mit und ohne 500 ym Hafni-
umfilter mit einem 120 kV Roéntgenspektrum.
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Abbildung B.8: 07 und 0%, in simulierten Bildern fiir die Phantomdurchmes-
ser 20/30 cm jeweils mit und ohne 500 pm Hafniumfilter mit
einem 140 kV Rontgenspektrum (Einheit HU?).
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Einstellung der Energiefenster in keV

Abbildung B.g: 07 und 0%, in simulierten Bildern fiir die Phantomdurchmes-
ser 20/30 cm jeweils mit und ohne 500 pm Hafniumfilter mit
einem 120 kV Rontgenspektrum (Einheit HU?).
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Tabelle C.1: Absolute auf Dosis normierte Messgrofien fiir die spektrale Routineuntersuchung (Simulation).

kV cm  Hf DEC? CNR? CNR3 o7 in HU? 07, in HU?
140 10 s50um  82,78(83) 5241,03(28,44) 9497,30(63,43) 84,66(1,71) 255,15(16,05)

140 10 - 75,28(80) 5635,07(76,91) 9710,08(105,61) 84,74(1,44) 262,28(17,29)

140 20 s50um  11,41(5) 539,68(2,59) 1124,84(5,19) 685,95(15,48) 1510,97(85,42)
140 20 - 10,20(7) 558,01(7,98) 1144,43(9,37) 690,43(11,42) 1557,25(95,08)
140 30 50pm  1,58(2) 61,60(38) 147,12(1,46) 5059,77(128,47) 8631,74(457,35)
140 30 - 1,37(2) 62,97(58) 147,05(1,28) 5136,72(107,38) 9254,42(503,15)
140 40 50um  0,21(0) 7,08(1) 20,23(15) 37506,53(848,69)  51581,38(2565,54)
140 40 - 0,17(1) 7,27(8) 19,76(35) 38629,69(1082,15)  55248,74(2702,11)
120 20 50um 7,58(36) 667,15(1,82) 1248,94(16,88) 623,87(20,28) 2262,16(328,30)
120 20 - 6,71(36) 662,66(3,24) 1210,54(9,90) 649,56(24,23) 2407,17(396,47)
120 30 50um  1,00(3) 77,28(58) 156,72(1,95) 4714,30(170,06) 13523,26(1753,13)
120 30 - 084(1) 73,45(36) 148,47(64) 5019,44(199,31) 14356,14(2109,44)




141

ABSOLUTE MESSGROSSEN — TABELLEN

(go’bete)zLtrtar (19'1€2)05"6V1S (S¢1)EV 9P (9£)Sgcs (€)sgo - of ozr
(£176T91)STTO6E T (92’69)ov ¥b6zE (89'1)cS 0TT (g4)eo’L1T (£)69‘t wrloos of ozr
(6¥’got)oz’Love (§t*€e)9s’atg (£e'g)19*Peer (92’Y)60'1L9 (6£)15%9 - 0oz ozl
(9o’gge)0’SEte (et'@)¥s’L1t (E¥0o1)599’64L1 (L0’6)19°566 (S¢)z9’or  wrl 00S o  oTr
(et’9ot1)0Lgog0T (09'112)65 VTes (Fr)otobr (9t)o9’09 (£)otx - ot ofr
(9g’L6Y) Y LLOg (95796)oL ‘99t (82’1)0S"gST (T0'1)QL€9 (01)69'c  wrl 00 of ofr
(z0’602)16'90gT (64zT)lT’EL9 (64'11)16'G11T (G2'9)£4'ges (£2)19'6 - oz obr
(go‘gor)LY*SLYT (§17€1)8L°009 (0£9)S¥*g9r1T (99°9)1L65S (€€)Lle’t wrlooS o  ofr
NH ur Ho MNH ur o RIND 2IND D4 JH  w AY

‘(uorrernurg) SunyPnsIsUNSISOPILIPITURI() S[eIds JIp INJ USOI3SSIN 93ISIULIOU SISO(] Jne Nosqy :T°0) S[[2qel.



ABSOLUTE MESSGROSSEN — TABELLEN

142

Tabelle C.3: Absolute auf Dosis normierte MessgrofSen fiir die spektrale Routineuntersuchung (Experiment). Parameter: 140kV, 20/65keV und

20/70keV.

cm  Hf DEC? CNR? CNR3 o in HU? 0%, in HU?
140kV, 20/65keV

10 50 pm 52,30 (0,64) 3478,44 (37,12) 7408,14 (158,65) 132,80 (3,18) 211,98 (1,27)

10

44,48 (1,17)

3707,95 (33,26) 7608,40 (225,03)

134,41 (1,73)

221,61 (6,48)

20 soum 8,24 (27) 468,07 (11,28) 1120,99 (19,22) 789,68 (12,08) 1155,31 (37,49)
20 - 6,93 (26) 494,83 (14,42) 1160,38 (23,32) 792,75 (18,59) 1213,83 (39,60)
30 50pm 1,16 (3) 56,20 (2,83) 157,88 (2,45) 4908,11 (91,88) 6201,79 (138,44)
30 - 091(1) 57,17 (1,12) 156,44 (4,02) 5209,23 (68,43) 6745,02 (104,28)
40 s50pm 0,17 (1) 6,68 (15) 22,58 (40) 28596,47 (448,23)  31231,84 (355,11)
40 - 013(2) 6,52 (20) 21,33 (32) 31197,06 (723,92)  33984,88 (542,11)
140kV, 20/70keV
10 50 pm 52,75 (0,69) 3544,60 (81,55) 7315,83 (145,68) 124,85 (1,94) 258,50 (13,94)
10 - 45,61 (1,34) 3747,67 (32,60) 7678,25 (123,66) 124,59 (0,83) 271,91 (7,12)
20 s50pm 8,44 (34) 470,10 (14,24) 1129,90 (26,20) 736,89 (8,72) 1377,15 (34,64)
20 - 7,37 (11) 503,28 (16,27) 1191,53 (24,69) 726,07 (15,58) 1483,87 (28,91)
30 50pm 1,19 (2) 56,76 (1,43) 159,21 (3,28) 4592,91 (112,72) 7422,92 (104,54)
30 - 1,00 (2) 57,20 (67) 158,48 (2,87) 4840,65 (46,03) 8145,59 (46,76)
40 s50pum 0,18 (1) 6,87 (14) 23,00 (65) 26661,86 (330,16) 35731,69 (1071,69)
40 - 014 (1) 6,50 (16) 21,04 (45) 30700,85 (635,56)  39757,38 (99,97)
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Abbildung D.1: Relative Messgroflen im Experiment mit 50 pm Hafniumfil-
ter bei 140 kV und Energiefenstereinstellung 25/65 keV bzw.

25/70keV.
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Abbildung D.2: Relative Messgrofien im Experiment mit 50 pm Hafniumfil-
ter bei 140kV und Energiefenstereinstellung 30/65 keV bzw.
30/70keV.
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Abbildung D.3: Ergebnis der Nadelstrahlsimulation. Dargestellt sind die relativen Messgrofien DEC?, CNR7 und CNR§ fiir die Filtermaterialien
Thulium, Ytterbium, Lutetium, Hafnium, Tantal, Wolfram und Rhenium (a) in Abhingigkeit des Phantomdurchmessers und (b) in
Abhingigkeit von der Filterdicke.
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