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1 EINLEITUNG

Das Bronchialkarzinom ist der am hédufigsten zum Tode fithrende maligne Tumor.
Weltweit sterben daran mehr Menschen als an Krebserkrankungen der Brust, des Dick-
darms, des Gebédrmutterhalses und der Prostata zusammengenommen [43]. Wéhrend fiir
alle diese Tumorerkrankungen Programme zur Friiherkennung existieren und von den
Krankenkassen auch mitfinanziert werden, hat sich ein allgemeines Lungenkrebs-
Screening bislang noch nicht etablieren konnen [87].

Dabei sind im Vergleich zu den anderen malignen Tumoren die Risikopopulationen fiir
das Bronchialkarzinom relativ gut charakterisiert. Uber 90 Prozent der Lungenkrebspa-
tienten waren starke Raucher oder Personen mit einer beruflichen Exposition gegeniiber
Kanzerogenen wie z.B. Asbest [80].

Der Grofteil der Patienten mit einem Bronchialkarzinom wird erst in einem relativ weit
fortgeschrittenen Stadium ihrer Erkrankung meist durch thorakale Symptome auffillig.
Zum Zeitpunkt der Diagnosestellung ist der Tumor in iiber 50% der Fille bereits me-
tastasiert und somit nicht mehr operabel [30]. Dementsprechend schlecht ist auch die
Prognose. Die Fiinf-Jahres-Uberlebensrate hat sich in den letzten 25 Jahren nur um we-
nige Prozent verbessert und liegt derzeit bei etwa 13% [100]. Wird der Tumor in einem
Frithstadium entdeckt, so steigt die Fiinf-Jahres-Uberlebensrate auf bis zu 70% an [63,
24, 61, 68, 84, 88].

Vor diesem Hintergrund erscheint es naheliegend, dass ein Screening-Programm durch
Vorverlegung des Diagnosezeitpunkts die Mortalitit des Bronchialkarzinoms verbes-
sern kann.

Der Grund, weshalb ein allgemeines Bronchialkarzinom-Screening allerdings bis heute
immer noch nicht empfohlen wird [5], ldsst sich auf die Ergebnisse einer Reihe grofan-
gelegter prospektiver, randomisierter Studien in den 60er und 70er Jahren zuriickfiihren,
in denen Risikopopulationen (Raucher) mit Hilfe von Thoraxréntgenaufhahmen
und/oder Sputumzytologie gescreent wurden [8, 25, 26, 54, 62]. Damals konnte durch
keines dieser Screening-Programme eine statistisch signifikante Senkung der Mortalitét
am Bronchialkarzinom erzielt werden, was mitunter auf die unzureichende Sensitivitit
dieser Methoden fiir den Nachweis von Friihstadien zuriickgefiihrt wurde [5].

Mit der modernen hochauflésenden Mehrschicht-Spiral-Computertomographie steht
heute ein Instrument zur Verfligung, mit dem bereits frilhe Tumorstadien mit hoher
Sensitivitit entdeckt werden konnen [36, 95, 15]. Im Gegensatz zur konventionellen
Rontgenthoraxaufnahme, bei der etwa ein Viertel des Lungenvolumens von Herz, Me-
diastinum und Zwerchfell {iiberlagert sind, ldsst sich mit Hilfe der Spiral-
Computertomographie das gesamte Lungenvolumen liickenlos erfassen. Die Mehr-
schicht-Spiral-CT eignet sich aufgrund ihres hohen Orts- und Kontrastauflosungsver-



mogens ideal zum Nachweis kleiner intrapulmonaler Rundherde. Sogar endobronchial
wachsende Tumoren, die gewdhnlich im Rontgenthorax einem Nachweis entgehen,
konnen damit detektiert werden [39].

In einer 1992 in den USA initiierten Studie konnte mit Hilfe der thorakalen Spiral-
Computertomographie aus einer Kohorte von 1000 asymptomatischen Rauchern und
Exrauchern, die mindestens 60 Jahre alt waren und iiber 10 Jahre lang mindestens eine
Zigarettenschachtel pro Tag geraucht hatten, in 27 (2,7 %) Féllen ein Bronchialkarzi-
nom nachgewiesen werden. In 23 (2,3%) Fillen handelte es sich dabei um ein Bronchi-
alkarzinom im Stadium I. Mit der herkdmmlichen Rontgenthorax-Aufnahme wurde
dagegen in nur 7 Féllen ein Lungenkrebs entdeckt, wobei es sich lediglich in 4 (0,4 %)
Féllen um ein frithes Tumorstadium handelte. Wéhrend bei den friiheren Screening-
Verfahren nur etwa 50% der erfassten Tumoren resektabel waren, stieg der Anteil mit
dem neuen Verfahren auf iiber 95% an [37].

Als Hindernis fiir einen breiten Einsatz der CT als Screening-Methode wurde zunichst
die bei Standarduntersuchungsprotokollen relativ hohe Strahlenbelastung fiir die Pro-
banden angesehen. Es konnte jedoch gezeigt werden, dass sich die Sensitivitat fir klei-
ne Lungenrundherde nicht wesentlich verschlechtert, wenn die verwendete Strahlendo-
sis des CT-Gerétes stark heruntergesetzt wird [29, 78]. Bei Anwendung der Niedrig-
Dosis-CT liegt die Strahlenbelastung in der Gréfenordnung einer Thoraxrdntgenauf-
nahme in zwei Ebenen, und trotzdem ist es moglich, Krebsfriihformen nachzuweisen,
die im normalen Rontgenbild zu diesem Zeitpunkt noch nicht erkennbar sind [16, 17,
55].

Die Niedrigdosis-Spiral-CT stellt damit ein vielversprechendes Instrument fiir die Friih-
diagnostik des Bronchialkarzinoms dar.

Wie die Ergebnisse aus den ersten Screening-Serien zeigten, findet sich bei bis zu 66 %
der Probanden mindestens ein kleiner pulmonaler Rundherd im CT [19, 37, 50, 66, 89,
93]. Aber auch in der klinischen Routine werden mit zunehmendem Einsatz und verbes-
serter rdumlicher Auflosung der CT inzwischen immer héufiger kleine pulmonale
Rundherde als Zufallsbefund festgestellt, die mit friiheren CT-Genererationen nicht ge-
sehen wurden. Bei der weitaus iiberwiegenden Anzahl solcher inzidentieller Lungen-
rundherde handelt es sich um harmlose Befunde, wie z.B. Granulome. Nur ein kleiner
Teil reprisentiert ein Malignom.

Um unnétige, invasive und teure Folgeuntersuchungen wegen benigner Lisionen aber
auch eine Prognoseverschlechterung von Patienten mit Malignomen durch Verzégerung
des Therapiebeginns zu vermeiden, ist eine sichere und moglichst frithzeitige nicht-
invasive Differenzierung von benignen und malignen Lungenrundherden von &uf3erster
Wichtigkeit.

Ein entscheidendes, radiologisch erfassbares Malignititskriterium stellt neben der Gro-
e und Morphologie des Rundherdes sein GroBenwachstum dar. Wiahrend sich das Vo-
lumen der meisten malignen intrapulmonalen Neoplasien innerhalb von etwa 30 bis
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2000 Tagen verdoppelt, wachsen gutartige Prozesse in der Regel langsamer oder bilden
sich zurtick [106].

Voraussetzung fiir die sichere Erfassung einer Groendnderung ist allerdings die genaue
und reproduzierbare Bestimmung des Tumorvolumens (Tumorvolumetrie). Mit Hilfe
der Mehrschicht-Spiral-Computertomographie mit einer Ortsauflésung von unter einem
Millimeter lassen sich heute nicht nur die Abmessungen sondern auch das Volumen
nodulérer intrapulmonaler Strukturen sehr prézise bestimmen. Die Mehrschicht-Spiral-
CT ist somit ein ausgezeichnetes Werkzeug nicht nur fiir die Detektion sondern auch fiir
die weitere Abklarung intrapulmonaler Rundherde.

Aus physikalischen Griinden fiihrt eine Reduktion der Strahlendosis im Niedrig-Dosis-
CT zu einem hoheren Bildrauschen im Vergleich zum Standarddosis-CT [73]. Da eine
prézise Volumetrie mit Hilfe der CT eine exakte Abbildung der zu volumetrierenden
Struktur in einem dreidimensionalen CT-Bilddatensatz voraussetzt, stellt sich die Frage,
ob die Genauigkeit der Tumorvolumetrie durch das erhohte Bildrauschen negativ beein-
flusst wird.

Ziel dieser Arbeit war, den Einfluss einer Strahlendosisreduktion auf die Genauigkeit
und Reproduzierbarkeit der Volumetrie kleiner intrapulmonaler Rundherde mit Hilfe
der Mehrschicht-Spiral-CT zu untersuchen und abzuschétzen, welche Mindeststrahlen-
dosis erforderlich ist, um anhand der computertomographisch bestimmten Volumenén-
derung eine zuverldssige Dignitétsaussage treffen zu konnen.
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1.1 Fritherkennung des Bronchialkarzinoms

1.1.1 Epidemiologie des Bronchialkarzinoms

Im Jahr 1997 verstarben in Deutschland 37.248 Menschen an einem Bronchialkarzi-
nom, davon 76% Minner und 24% Frauen [90]. Das Bronchialkarzinom war damit bei
Mainnern die hédufigste, bei Frauen nach dem Mamma- und Kolonkarzinom die dritthiu-
figste Krebstodesursache. Die Neuerkrankungsrate im Jahr 1997 betrug etwa 28.000 bei
Minnern und 8.900 bei Frauen [103].

Wihrend bei Ménnern in Europa seit 1988 ein leichter Riickgang der Sterberate beo-
bachtet werden kann, ist bei Frauen ein kontinuierlicher Anstieg der Mortalitit am
Bronchialkarzinom zu verzeichnen [56]. Trotz Fortschritten in der Diagnostik und The-
rapie ist die Fiinfjahresiiberlebensrate in den letzten 25 Jahren nur um wenige Prozent
auf derzeit etwa 13% angestiegen [100].

Hauptursache des Bronchialkarzinoms ist mit tiber 85% das Zigarettenrauchen [86].
Etwa 8% der Bronchialkarzinome sind durch eine tiberwiegend berufsbedingte Exposi-
tion gegeniiber Karzinogenen bedingt. Dabei hat vor allem Asbest aufgrund der langen
Latenzzeit von etwa 30-35 Jahren bis heute immer noch die gréfite Bedeutung, obwohl
der industrielle Gebrauch von Asbest bereits vor Jahren eingestellt wurde [82]. Aber
auch fiir andere pulmotrope Karzinogene wie z.B. Arsen, Chromate, Nickel, Haloether,
Dichlordidthylsulfid, polyzyklische aromatische Kohlenwasserstoffe sowie den Alpha-
strahler Radon (v.a. bei Uranarbeitern) ist ein krebserzeugender Kausalzusammenhang
gesichert worden. Fiir die Entstehung von etwa 5% der Bronchialkarzinome wird Luft-
verschmutzung, fiir die restlichen 2% der Fille werden Rontgenstrahlen, Narben oder
bislang noch unbekannte Faktoren verantwortlich gemacht [80].

Das Risiko eines Rauchers, an einem Bronchialkarzinom zu erkranken, ist bei Méannern
im Vergleich zu Normalpersonen etwa 22-fach, bei Frauen etwa 12-fach erhdht [86].
Dabei ist eine Abhédngigkeit des Karzinomrisikos von der Expositionsdosis festzustel-
len: Eine Verdopplung der sogenannten Packungsjahre (engl.: packyears = Zahl der
taglich gerauchten Zigarettenschachteln x Raucherjahre) geht mit einem etwa zwei bis
vierfach erhohtem Karzinomrisiko einher. Ein besonders hohes Risiko haben dabei
Raucher, die bereits friih im Leben mit dem Rauchen begonnen haben. Wird das Rau-
chen aufgegeben, so verringert sich mit zunehmendem rauchfreien Intervall das Karzi-
nomrisiko, erreicht jedoch nicht mehr das Niveau eines Nichtrauchers [1].

Treffen mehrere Risikofaktoren zusammen, so multipliziert sich ihr relatives Risiko.
Hierbei kommt insbesondere dem Rauchen eine potenzierende Wirkung zu. Bei einem
langjdhrigen Raucher mit zusitzlicher Asbestexposition kann sich das Karzinomrisiko
auf das 90-fache im Vergleich zur Normalpopulation erhéhen [77].
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1.1.2 Histologische Typen des Bronchialkarzinoms

Das Bronchialkarzinom présentiert sich histologisch in verschiedenen Formen, was fiir
den weiteren Verlauf der Erkrankung und fiir die Wahl der Behandlungsformen grof3e
Bedeutung hat. Klinisch wird das kleinzellige Lungenkarzinom von den nicht-
kleinzelligen Lungenkarzinomen unterschieden.

Das kleinzellige Bronchialkarzinom (engl.: SCLC = small cell lung cancer) macht etwa
25 % aller Bronchialkarzinome aus. Im klinischen Verlauf zeichnet es sich durch eine
hohe Proliferationsrate und eine frithzeitige Tendenz zur Metastasierung (ca. 2/3 bei
Primirdiagnose) iiber Blutweg und Lymphbahnen v.a. in Skelett, Gehirn, Leber und
Nebennierenrinde aus. Das SCLC findet sich am hiufigsten bei starken Rauchern mit
frithem Beginn sowie bei Beschéftigten im Uranbergbau. 90% der kleinzelligen Karzi-
nome entstehen zentral [100].

Nicht-kleinzellige Bronchialkarzinome (engl.: NSCLC = non small cell lung cancer)
bilden mit etwa 75% den groBten Teil der Bronchialkarzinome. Sie wachsen im Ver-
gleich zum kleinzelligen Bronchialkarzinom langsamer und metastasieren gewohnlich
spater (meist intitial lymphogen). Die NSCLC’s bilden eine heterogene Gruppe aus
verschiedenen histologischen Typen, die teilweise gemischt oder auch in Kombination
mit dem kleinzelligen Bronchialkarzinom vorkommen kdnnen:

o Das Plattenepithelkarzinom (engl.: squamous cell carcinoma) geht aus den squamo-
sen Zellen hervor. Es ist das haufigste durch Nikotin verursachte Bronchialkarzi-
nom. In 90% der Fille entsteht es zentral an den grofen Lappen-, Segment- oder
Subsegmentbronchien, in etwa 10% der Félle ist es peripher lokalisiert.

o Das Adenokarzinom geht aus driisenhaltigem Epithelgewebe hervor. Es weist im
Gegensatz zum Plattenepithelkarzinom eine weniger strenge Beziehung zum Rau-
chen auf. Eine Sonderform stellt das diffus wachsende bronchioloalveolédre Karzi-
nom (=Alveolarzellkarzinom) dar, bei dem radiologisch ein pneumonieéhnliches
Bild vorliegen kann. 75% der Adenokarzinome liegen peripher. Sie imponieren da-
her tiberwiegend als Rundherde.

In den letzten 15 Jahren ist ein Anstieg der Adenokarzinome (vor allem bei Frauen)
zu verzeichnen. Dagegen ist die Inzidenz des Plattenepithelkarzinoms riickgéngig
(s. Bild 1).

o Das grofizellige Karzinom umfasst diejenigen Bronchialkarzinome, die keine diffe-
renzierten Merkmale (squamds, driisig) aufweisen und nicht kleinzellig sind. Die
Zuordnung erfolgt daher per exclusionem.
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Bild 1: Inzidenz des Bronchialkarzinoms nach histologischem Subtyp (pro 100.000)

1.1.3 Therapie und Prognose des Bronchialkarzinoms

Das therapeutische Konzept und die Prognose hingen beim Bronchialkarzinom im we-
sentlichen vom histologischen Typ sowie der Tumorausdehnung ab.

Fiir das NSCLC wird vor der Therapieentscheidung die anatomische Tumorausdehnung
(— Tabelle 1) festgelegt, nach der sich das Stadium (Tabelle 2) richtet.

Die effektivste Therapie des NSCLC ist in den frithen Stadien I und II die radikale Ope-
ration mit kurativer Zielsetzung. Allerdings prisentieren sich gegenwirtig nur etwa 20-
25% der Patienten in diesen Stadien [20]. Wird der Tumor im Stadium [A (Tumor <
3cm, vollstindig von Lungengewebe umgeben, keine lymphogene oder hidmatogene
Metastasierung) diagnostiziert, so betriigt die Fiinf-Jahres-Uberlebensrate fast 70% [63].

Im Stadium IITA mit Lymphknotenmetastasen sowie im Stadium IIIB dominiert die
Radiotherapie. Damit kann in giinstigen Fillen eine Fiinf-Jahres-Uberlebensrate von bis
zu 25% erzielt werden. Im disseminierten Stadium IV besteht so gut wie keine Hei-
lungschance mehr. Als palliative Behandlung dominiert hier die Chemotherapie, zum
Teil ergidnzt durch die Radiotherapie [20].

Das kleinzellige Bronchialkarzinom (SCLC) ist in etwa 2/3 der Fille bei Diagnosestel-
lung bereits metastasiert (Stadium ,,extended disease*). Daher steht im Vordergrund der
Behandlung die sofortige Chemotherapie [100]. In der Regel reagiert das SCLC hierauf
sehr empfindlich, allerdings ist die Rezidivrate sehr hoch. Im lokal begrenzten Stadium
(,,limited disease*) kann die Rezidivrate durch eine konsolidierende Strahlentherapie
verbessert werden. Nur bei sehr giinstiger Konstellation (,,very limited disease*) wird in
letzter Zeit ergéinzend zur Chemotherapie auch eine primére Operation angestrebt [20].
Es wird iiber Fiinf-Jahres-Uberlebensraten von bis zu 25% [85], neuerdings sogar bis zu
64% [100] mit diesem Vorgehen berichtet. Allerdings kann eine Operation nur bei we-
niger als 10% der Patienten mit einem SCLC erwogen werden. Fiir das unbehandelte
kleinzellige Bronchialkarzinom betriigt die mittlere Uberlebenszeit drei bis fiinf Monate
mit einer Einjahres-Uberlebensrate von etwa 4 % [20].
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Tabelle 1: TNM-Einteilung des Bronchialkarzinoms (Kurzfassung nach [20])

Stadium  Beschreibung

> Positive Zytologie

T1 Tumor <3 cm

T2 Tumor > 3 cm, Hauptbronchus >2 cm von der Carina, Invasion von viszeraler
Pleura, partielle Atelektase

T3 Brustwand, Zwerchfell, Perikard, mediastinale Pleura, Hauptbronchus < 2 cm von
der Carina, totale Atelektase

T4 Mediastinum, Herz, groRe GefaRe, Carina, Trachea, Osophagus, Wirbelkorper,
getrennte Tumorherde im selben Lappen, maligner Erguss

N1 Ipsilaterale peribronchiale/hilare Lymphknoten

N2 Ipsilaterale mediastinale/subcarinale Lymphknoten

N3 Kontralaterale mediastinale, hilare, ipsi- oder kontralaterale Skalenus- oder
supraklavikuldre Lymphknoten

M1 Fernmetastasen, einschlie3lich getrennter Tumorherde in einem anderen Lappen

Tabelle 2: Stadienabhédngige Prognose des nicht-kleinzelligen Bronchialkarzinoms (nach [63])

Stadium TNM-Klassifikation 5-JUR (nach pathologischem pT,pN,pM)
Stadium | A T NO MO 67%
Stadium | B T2 NO MO 57%
Stadium Il A T N1 MO 55%
Stadium I B T2 N1 MO 39%
T3 NO MO 38%
Stadium Il A T3 N1 MO 25%
T1-3 N2 MO 23%
Stadium Il B T4 NO-2 MO 7%
T1-4 N3 MO 3%
Stadium IV T1-4 N1-3 M1 1%

Tabelle 3: Stadienabhidngige Prognose des kleinzelligen Bronchialkarzinoms

Stadium 5-JUR

Very limited disease (Stadium | nach TNM) < 25% (nach [85])
< 64% (nach [100])

Limited disease (Stadium I bis lll nach TNM) 8% (nach [85])

Befall eines Hemithorax incl. kontralat. Lymphknotenbefall

Extended disease (Stadium IV nach TNM) 3% (nach [85])

1.1.4 Symptome des Bronchialkarzinoms

Es gibt fiir das Bronchialkarzinom keine spezifische Symptomatik, welche eine friithzei-
tige Diagnose ermdglicht. Insbesondere peripher gelegene Bronchialkarzinome verursa-
chen gewdhnlich keine Symptome, solange sie von Lungenparenchym umgeben sind. In
Abhéngigkeit vom Ausmal} der endobronchialen Ausbreitung konnen Heiserkeit ein
persistierender Reizhusten oder eine Hdmoptysis hinweisend auf ein Bronchialkarzinom
sein. Bei den zentral gelegenen Bronchialkarzinomen kdnnen durch eine tumorbedingte
Okklusion eines Lappen- oder Hauptbronchus eine Dyspnoe oder eine Retentionspneu-
monie entstehen [99].

Die meisten Patienten prisentieren sich erst, wenn der Tumor benachbarte Strukturen
(Osophagus, Trachea, mediastinale GefiBe, N. rekurrens, Thoraxwand etc.) infiltriert
oder wenn Beschwerden durch Fernmetastasen (Gehirn, Skelett, Leber, etc.) auftreten
(Stadien III und IV). Die Tumorinvasion kann zu Symptomen wie z.B. Dysphagie, obe-
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rer Einflussstauung, Horner-Syndrom, Rekurrensparese, Affektion des Plexus brachia-
lis, Thoraxschmerzen u.a. fiihren. Eine extrathorakale Tumorausbreitung kann durch
eine supraklavikuldre oder zervikale Lymphadenopathie (etwa 30% bei Diagnosestel-
lung) oder als Folge von Skelettmetastasen (etwa 20% bei Diagnosestellung) durch
Knochenschmerzen manifest werden. Schwindel, Kopfschmerzen oder andere neurolo-
gische Symptome weisen auf ZNS-Metastasen (bis zu 10% bei Diagnosestellung) hin.

Vor allem beim nicht-kleinzelligen Bronchialkarzinom kénnen dartiber hinaus paraneo-
plastische Syndrome (z.B. ektopisches Cushingsyndrom, Hyperkalzdmie, SIADH,
Lambert-Eaton-Syndrom, Thrombosen) auftreten. Allerdings findet sich nur bei einem
kleinen Teil der Patienten eine entsprechende Klinik [99].

1.1.5 Friithdiagnostik mit Rontgenthorax und Sputumzytologie

In den 60er und 70er Jahren wurden in England, den USA und in der ehemaligen
Tschechoslowakei eine Reihe prospektiver, randomisierter Studien durchgefiihrt, die
zum Ziel hatten, einen mdglichen Riickgang der Sterberate durch eine Bronchialkarzi-
nomfritherkennung mittels Rontgenthoraxuntersuchungen und/oder zytologischer Un-
tersuchung exporiertem Sputums nachzuweisen [8, 25, 26, 54, 62]. Die Hoffnungen der
Sputumzytologie basierten auf der Erfahrung, dass bei vielen Lungenkrebspatienten
zum Zeitpunkt der Diagnosestellung maligne Zellen im Sputum nachweisbar sind.

Insgesamt wurden mehr als 90.000 Probanden in diese Studien eingeschlossen. Doch
obwohl innerhalb der gescreenten Populationen mehr resezierbare Tumoren als in der
Kontrollgruppe detektiert wurden, konnte kein signifikanter Unterschied in der Mortali-
tatsrate am Bronchialkarzinom nachgewiesen werden [5].

Aus diesem Grund wurde damals von offizieller Seite keine Empfehlung fiir eine all-
gemeine Lungenkrebsvorsorge weder mit Rontgenthoraxuntersuchungen noch mit Spu-
tumzytologie gegeben [21, 5].

Eine spétere Analyse ergab, dass durch Sputumzytologie nur ein kleiner Teil der insge-
samt diagnostizierten Bronchialkarzinome entdeckt wurde. Da die Sputumzytologie vor
allem die in den proximalen Anteilen des Bronchialbaums wachsenden Plattenepithel-
karzinome nachweist, vermutete man, dass der in den letzten Jahren zu beobachtende
Riickgang an Plattenepithelkarzinomen zugunsten von Adenokarzinomen (— Bild 1)
fiir die geringe Sensitivitit der Sputumzytologie mit verantwortlich ist [5].

AuBerdem ergab die Analyse einer Studie, dass nur 27% der mit Hilfe der konventionel-
len Rontgenthoraxuntersuchung detektierten Bronchialkarzinome kleiner als 2 cm wa-
ren [64].
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1.1.6 Friihdiagnostik mit der Niedrigdosis-Spiral-Computertomogra-
phie

Nach Einfithrung der Spiral-Computertomographie Anfang der 90er Jahre wurde in
mehreren Studien gezeigt, dass die Spiral-CT sowohl im Vergleich zur konventionellen
Rontgenthoraxuntersuchung [59] als auch im Vergleich zur konventionellen CT (ohne
Spiral-Technik — Kap. 1.2.3) [12, 76] eine hohere Sensitivitit (> 95%) zum Nachweis
kleiner intrapulmonaler Rundherde hat, selbst dann, wenn die Strahlendosis stark redu-
ziert wird [29, 78].

Daraufhin wurden an mehreren Zentren, u.a. in den USA, Japan und Deutschland, Stu-
dien zur Bronchialkarzinomfritherkennung mit Hilfe der Spiral-Computertomographie
initiiert [37, 88, 89, 95, 15]. Es handelte sich in allen Féllen um prospektive, nicht-
randomisierte Kohortenstudien, in denen asymptomatische Personen aus einer Risiko-
population (Raucher) rekrutiert wurden. In Tabelle 4 sind das Design und die Ergebnis-
se der Basis-Screeninguntersuchungen von drei Studien, in denen die Niedrig-Dosis-
CT-Technik angewendet wurde, zusammengefasst.

Préavalenz und Inzidenz detektierter Bronchialkarzinome

In der von Henschke et al. 1992 initiierten ELCAP-Studie (ELCAP = early lung cancer
action project) nahmen 1000 Probanden mit einem Mindestalter von 60 Jahren teil [37].
Zusitzlich zur Spiral-CT wurden konventionelle Rontgenthoraxuntersuchungen (CXR)
durchgefiihrt. Mit Hilfe der Spiral-CT wurden 27 (2,7%) asymptomatische Bronchial-
karzinome nachgewiesen, wovon 23 (85%) im Stadium I waren. Im Rontgenthorax
wurden dagegen nur 7 (0,7%) Bronchialkarzinome entdeckt, wovon 4 (57%) im Stadi-
um [ waren. Die meisten detektierten Bronchialkarzinome waren kleiner als 2 cm. Etwa
die Hélfte hatte eine Grofe von 5-10 mm.

O Stadium 11l
O Stadium |l

O Stadium 1B
O Stadium IA

Niedrig-Dosis- Roéntgen-Thorax
Spiral-CT

Bild 2: Pravalenz und Stadienverteilung detektierter Bronchialkarzinome: Vergleich von Niedrig-
dosis-Spiral-CT und konventionellem Roéntgenthorax (Werte enthommen aus der ELCAP-
Studie [36])
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In den Studien von Swensen et al. [95] und Diederich et al. [15] lag die Priavalenz
detektierter Bronchialkarzinome etwas niedriger als in der ELCAP-Studie. In diese Stu-
dien wurden allerdings auch jiingere Probanden eingeschlossen. Die altersabhidngige
Pravalenz betrug in der Studie von Diederich et al. bei einem Alter iiber 40 Jahre 1,3%,
tiber 50 Jahre 2,1% und iiber 60 Jahre 3,9% [19].

Tabelle 4: Studiendesign, Pravalenz und Inzidenz detektierter Bronchialkarzinome bei drei Studien

zur Bronchialkarzinomfriiherkennung mit Hilfe der Niedrigdosis-Spiral-CT

Studie Henschke et al. Swensen et al. Diederich et al.
1999 [37] und 2002 [95] und 2002 [15] und
2001 [36] 2003 [93] 2003 [19]
»ELCAP-Studie*

Studienort Cornell Universitat, Mayo Clinic, Univ. Minster,
USA USA Deutschland

Zeitraum 1993-1998 1999-2002 1995-1999

CT-Technik 140 kV, 40 mAs, 120, 40 mAs, 120 kV, 50 mAs,
10 mm Kollimation 5 mm Kollimation 5 mm Kollimation

CT-Intervall 12 Monate 12 Monate 12 Monate

Alter der Teilnehmer > 60 J. > 50 J. > 40 J.

Packyears >10 > 20 > 20

Teilnehmer an der Basis- 1000 1520 817

Untersuchung

Teilnehmer mit mind. 1
nicht-kalzifizierten RH

Pravalenz detektierter
Bronchialkarzinome

233 (23%)

27 (2,7%) CT
7 (0,7%) CXR

782 (51%)

23 (1,5%) CT

350 (44%)

11 (1,3%) CT

— davon Stadium | 23 (85%) CT 14 (59%) 7 (64%)

4 (57%) CXR
— davon resektabel 26 (96%) 22 (96%) 11 (100%)
Teilnehmer an der jahrl. 1184 1464 817
Kontrolluntersuchung
Inzidenz (neu aufgetrete- 9 (0,7%) 3 (0,2%) 15 (1,8%)
ne BC’'s)
— davon mit CT detektiert 7 (78%) 2 (67%) 10 (67%)
— davon im Intervall diag- 2 (22%) 1(33%) 5(33%)

nostiziert

Insgesamt waren iiber 96% der im Rahmen der Basis-Screeninguntersuchungen diag-
nostizierten Bronchialkarzinome resektabel. Die histologische Untersuchung ergab in
allen Studien einen hohen Anteil an Adenokarzinomen. In der Studie von Swensen et al.
[95] waren 60 % (n=15) der Tumoren Adenokarzinome (incl. 4 bronchioloalveolare
Karzinome), 24 % (n=6) Plattenepithelkarzinome, 12 % (n=3) kleinzellige Karzinome
und 4 % (n=1) grofizellige Karzinome.
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GroRzelliges
BC

Kleinzelliges 4%,

BC

12%

Squamoses
2?13 Adeno-Ca

° 60%

Bild 3: Verteilung histologischer Typen von Bronchialkarzinomen, die mit Hilfe der Niedrigdosis-
Spiral-CT beim Basis-Screening detektiert wurden (Werte enthommen aus [95]).

14-
124
104
N O Stadium I
O Stadium I
6- O Stadium IB
4 O Stadium IA
=
0-

<5mm 5-100mm 11-20mm >21 mm

Bild 4: GroRen- und Stadienverteilung der Bronchialkarzinome, die mit Hilfe der Niedrigdosis-
Spiral-CT beim Basis-Screening detektiert wurden (Werte enthommen aus [36]).

In allen drei Studien wurden im Intervall von 12 (£ 6) Monaten CT-
Kontrolluntersuchungen durchgefiihrt. Die Inzidenz, d.h. die Anzahl der nach dem In-
tervall neu aufgetretenen Bronchialkarzinome, war bei den beiden amerikanischen Stu-
dien (ELCAP und Mayo-Clinic) mit 0,2 — 0,7% weit geringer als die Pravalenz (1,5 —
2,7%). Der Grofiteil der neu diagnostizierten Tumoren wurde durch das CT nachgewie-
sen. Allerdings wurde auch ein kleinerer Teil (< 33%) im Intervall zwischen zwei CT-
Untersuchungen aufgrund von Symptomen diagnostiziert.



1.1 Fritherkennung des Bronchialkarzinoms 15

Mortalitatsreduktion durch Bronchialkarzinom-Screening ?

Die Ergebnisse der bislang veroffentlichten Screening-Studien zeigten, dass durch eine
Bronchialkarzinomfritherkennung mit Hilfe der Niedrigdosis-Spiral-CT

1) eine hohe Rate kleiner, asymptomatischer und potentiell kurabler Bronchialkarzi-
nome entdeckt werden kann,

2) der Diagnosezeitpunkt vorverlegt werden kann (Tumorstadien-Shift) und

3) eine entsprechende Verlingerung der 5-Jahres-Uberlebensrate erreicht werden
kann (aufgrund der Korrelation von Tumorstadium und Prognose).

Bislang wurde jedoch noch nicht geklart, ob der durch das Niedrigdosis-CT-Screening
erzielte Tumorstadien-Shift auch zu einem Riickgang der Gesamtmortalitdt am Bron-
chialkarzinom fiihrt [22].

Tumorstadien-Shift

durch Screening

\

O \erbesserung der 5-Jahres-Uberlebensrate \/

> Reduktion der Gesamtmortalitat am BC ?
Bild 5

Von mehreren Autoren wurde die These aufgestellt, dass durch einarmige, nicht-
randomisierte Studien, wie sie bislang durchgefiihrt wurden, die Effizienz des Bronchi-
alkarzinom-Screenings nicht eindeutig nachgewiesen werden kann [70, 22]. Als Be-
griindung fiir die These wurden verschiedene EinflussgroBBen (Bias) angegeben, welche
die Ergebnisse der Studien verzerren konnen:

e Overdiagnosis-Bias: Man entdeckt im Rahmen des Screenings Tumoren, die kli-
nisch gar nicht relevant werden, da die Patienten vorher an Begleiterkrankungen
sterben. Der Nachweis solcher indolenter Tumoren fiihrt also zu keiner Prognose-
verbesserung.

o Length-Time-Bias: Resultate werden dadurch verzerrt, dass sehr langsam wachsen-
de Tumoren eher gefunden werden als aggressive Karzinome, die zu einem raschen
Tod des Patienten fiihren.
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e Lead-Time-Bias: Es wird der Anschein erweckt, dass sich die Uberlebenszeit durch
das Screening verldngert. In Wirklichkeit wird jedoch nur die Diagnose frither ge-
stellt.

Dass es solche Einflussfaktoren wirklich gibt, wurde beispielsweise damit begriindet,
dass eine auffallend hohe Rate an langsam wachsenden Adenokarzinomen (ca. 60%
detektierte vs. 45% erwartete), dagegen vergleichsweise wenig aggressive Tumoren mit
Hilfe der Niedrigdosis-CT nachgewiesen wurden (vgl. Bild 1 und Bild 3) [5].

Fiir die Existenz indolenter Tumoren, d.h. Tumoren, die zu Lebzeiten klinisch inappa-
rent bleiben (in Analogie z.B. zum latenten Prostatakarzinom), spricht das Ergebnis
einer Autopsiestudie, bei der 28% der post mortem nachgewiesenen Lungenkarzinome
zu Lebzeiten des Patienten nie diagnostiziert wurden [60].

Da die Fiinf-Jahres-Uberlebensrate vom Diagnosezeitpunkt und somit von den genann-
ten Einflussgrofen abhéngt, ist man sich heute einig, dass sie keine geeignete GroBe ist,
um die Effektivitit des Screeningprogramms zu belegen.

Um die EinflussgroBen zu kompensieren, werden seit Anfang des Jahres 2002 in mehre-
ren Léndern prospektive, kontrollierte, randomisierte Studien durchgefiihrt, in denen die
Mortalitit innerhalb einer gescreenten Population (Screeningarm) mit der Mortalitit
innerhalb einer Population ohne Screening (Kontrollarm) verglichen werden soll. Nach
statistischen Berechnungen, miissen etwa 30.000 — 50.000 Individuen randomisiert
werden, um eine statistisch signifikante Mortalitdtsreduktion von 20% nachzuweisen.
Ergebnisse werden daher erst nach einigen Jahren erwartet [19].

1.1.7 Atiologie und Dignitiitsbeurteilung intrapulmonaler Rundherde

Wie aus den Ergebnissen bisheriger Screening-Studien bekannt ist, wird abhangig vom
Patientengut sowie der Scanparameter bei 9 bis 66% der Probanden mit Hilfe der Spi-
ral-Computertomographie mindestens ein kleiner intrapulmonaler Rundherd nachge-
wiesen [19, 37, 50, 66, 89, 93].

Aus der klinischen Anwendung der CT ist bekannt, dass die meisten inzidentiell ent-
deckten, solitiren Lungenrundherde (Durchmesser < 3 cm) benigne Verdnderungen
sind. Dabei handelt es sich am hédufigsten um Granulome (ca. 80%) oder Hamartome
(ca. 10%). In seltenen Féllen finden sich andere intrapulmonale Lisionen, z.B. intra-
pulmonale Lymphknoten, AV-Malformationen, verheilte Infarktareale oder die Mani-
festationen einer rheumatoiden Arthritis, Wegener-Granulomatose oder Sarkoidose [69,
98].

Zu den malignen Ursachen des pulmonalen Rundherdes zdhlen neben dem Bronchial-
karzinom auch solitire Metastasen extrapulmonaler Malignome. Am héufigsten liegt
der Primartumor pulmonaler Metastasen in Mamma, Niere, Kopf und Hals, Kolon oder
Rektum .
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Quint et al. [75] zeigten, daBl bei Patienten mit Melanomen, Sarkomen und Hodentumo-
ren ein solitdrer Rundherd haufiger eine einzelne Metastase (23/38) als ein primaéres
Bronchialkarzinom darstellt (9/38). Dagegen war bei Patienten mit Karzinomen aus
dem Bereich von Kopf und Hals, Blase, Brust, Harnblase, Gallenwegen, Osophagus,
Ovar, Prostata oder Magen héufiger ein primires Bronchialkarzinom (51/134) als eine
Lungenmetastase (11/134) Ursache fiir den solitdren Rundherd. Neben der Histologie
der extrapulmonalen Neoplasie hing die Haufigkeitsverteilung auch von den Rauchge-
wohnheiten sowie vom Alter des Patienten ab.

Zur Klarung der Dignitét eines neu aufgetretenen Lungenrundherdes werden in der kli-
nischen Routine oftmals Biopsien entnommen (z.B. transthorakale bzw. bronchoskopi-
sche Biopsie) oder eine Resektion vorgenommen.

Der Nutzen des Screeningprogramms wire gering, wiirden bei einem Grofteil der mut-
malBlich gesunden Probanden mit einem kleinen pulmonalen Rundherd invasive MaB-
nahmen durchgefiihrt werden, da diese mit einem hohen Aufwand und Risiken (z.B.
Pneumothorax) verbunden sind. Davon abgesehen fiihrt die Gewebeentnahme insbe-
sondere bei kleinen Rundherden nicht immer zur endgiiltigen Kliarung der Dignitit. In
einer japanischen Studie wurde gezeigt, dass die CT-gesteuerte perkutane Feinnadelbi-
opsie bei kleinen Rundherden (<1,5 cm) in nur 74% der Fille zur richtigen Diagnose
fiithrt. Bei Rundherden >1,5 cm lag die Trefferquote bei 96% [57].

In Anbetracht der groBBen Anzahl kleiner Rundherde, die im Rahmen des Screenings mit
Hilfe der CT nachgewiesen werden, sind geeignete diagnostische Algorithmen erforder-
lich, die eine einfache, schnelle und sichere Dignitétsbeurteilung ermdglichen und
unnotige invasive Eingriffe vermeiden [97].

Am Beginn der radiologischen Dignitétsbeurteilung eines Rundherdes steht in der Regel
die Charakterisierung der Herdmorphologie. Wichtige Indikatoren fiir die Dignitit eines
Rundherdes, die bereits im Rontgenthorax beurteilt werden konnen, sind der Verkal-
kungsgrad sowie die Randbegrenzung.

Kalzifikationen innerhalb eines Rundherdes sowie eine glatte Begrenzung sind Zeichen
benigner Lasionen. Der Nachweis von Kalk alleine ist allerdings kein Garant fiir Be-
nignitdt, da Kalk sowohl bei etwa 6-14% aller primédren Lungenkarzinome [92] als auch
in Filiae kalziumproduzierender Primirtumoren (z.B. Sarkome, papillares Schilddrii-
senkarzinom, muzindses Adenokarzinom) [83] nachgewiesen werden kann.

Benigne Kalzifikationen sind bei Granulomen meist zentral gelegen oder peripher ge-
schichtet, bei Hamartomen haben sie typischerweise ein sog. ,,Popcornmuster [98]. Ein
exzentrisches Kalzifikationsmuster spricht dagegen fiir eine maligne Lésion.

Ein peripheres Bronchialkarzinom stellt sich im Nativ-CT typischerweise als nicht-
verkalkter Rundherd dar. Zu 85-95% ist das Bronchialkarzinom unscharf begrenzt. Als
typisches Zeichen gilt die Corona radiata, deren feine 2-8 mm lange Auslaufer (Spicu-
lae) kranzformig von der Peripherie des Rundherdes in die Lunge einstrahlen. Bei pleu-
ranah gelegenen Rundherden konnen diese interstitiellen Verdichtungen als strangfor-
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mige Pleurafinger imponieren. An der Einmiindung von Geféallen entstehen oft einseiti-
ge exzentrische Einkerbungen der AufBlenkontur des Rundherdes (Rigler-Nabel-
Zeichen). Im Gegensatz zu benignen Lisionen besitzen Bronchialkarzinome auflerdem
héufig eine gelappte Konfiguration [69].

Verkalkungs-
muster

Kontur

Maligne

Bild 6: Dignititsbeurteilung eines solitiren Rundherdes anhand der Herdmorphologie

Tabelle 5: Wichtige radiologische Indizien zur Dignitatsbeurteilung eines solitdaren intrapulmona-

len Rundherdes

wahrscheinlich benigne

wahrscheinlich maligne

Randbegrenzung

Grole
Groflienanderung
Gefallbezug

Verkalkungen

Glatt

<3cm

Uber 2 Jahre konstant
Zufiihrende Arterie
Septische Embolien

Zentral

Hantelférmig

Peripher geschichtet
Verkalkung > 10% des Volu-
mens

unscharf, strahlenférmig (Spicu-
lae)

Rigaer-Nabelzeichen
GefalRkonvergenz

Pleurafinger

>3cm

Zufiihrende Arterie
Drainierende Pulmonalvene
Exzentrisch

Sternférmig

Disseminiert

Verkalkung < 10% des Volu-
mens

Dichte > 150 HE <100 HE

Kontrastmittelverhalten Langsamer Dichteanstieg Schneller Dichteanstieg
(<15 HE) (>15 HE)

Einschmelzungen (Kavita-  Konzentrisch, Exzentrisch,

ten) diinne Wand dicke Wand

Begleitbefunde Lymphadenopathie

GréBe und GréBendnderung

Als Malignitdtskriterium gilt allgemein eine Grofle von liber 3 cm. Aber auch fiir Rund-
herde unter 3 cm korreliert die Wahrscheinlichkeit fiir Malignitét mit der Rundherdgro-
Jse. In der Studie von Henschke [37] waren nur 1% der Rundherde mit einer Gréfie < 5
mm maligne. Bei einer Grole zwischen 5 und 10 mm betrug die Wahrscheinlichkeit fiir
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Malignitét 24%, bei einer Grofle zwischen 11 und 20 mm 33% und bei einer Grofie zwi-
schen 21 und 45 mm 80%.

120

80

B maligne
60

“ -

20

O benigne

Haufigkeit

0 — |

<5mm 6-10 mm 11-20 mm >21 mm

Bild 7: Haufigkeit maligner und benigner Herde, die im Rahmen einer Fritherkennungsstudie mit
Hilfe der Spiral-CT entdeckt wurden, in Abhédngigkeit von der HerdgroRe (Werte entnom-
men aus [37])

Neben der GroBe ist vor allem auch die Gréfendnderung des Rundherdes ein wichtiges
Dignitatskriterium. Als Regel gilt, dass ein Prozess, der iiber 2 Jahre stabil ist (also eine
Volumenverdopplungszeit mindestens 732 Tagen hat) mit hoher Wahrscheinlichkeit
benigne ist.

Diinnschicht-CT (HR-CT)

Die Beurteilung der Herdmorphologie sehr kleiner Rundherde erfordert eine hohe Orts-
und Kontrastauflosung des CT-Bildes. Im Standard-CT mit einer Kollimation von 5 —
10 mm konnen kleine Kalzifikationen aufgrund des Teilvolumeneffektes (s. Kap. 1.3)
iibersehen werden. Im Niedrig-Dosis-CT ist die Beurteilung subtiler Befunde zudem
aufgrund des erhohten Bildrauschens erschwert.

In unklaren Féllen empfiehlt sich daher zur Charakterisierung von Rundherden mit einer
GroBe < 1cm die Durchfiihrung einer hochauflosenden Diinnschicht-CT (engl. HRCT =
high resolution CT) mit Standarddosis. Mit dieser Methode lassen sich charakteristische
Merkmale, wie z.B. Verkalkungsmuster, zuverldssiger beurteilen [96].

Kontrastmittel-CT

Maligne Noduli zeigen im Vergleich zu Granulomen und gutartigen Herden eine signi-
fikant stirkere Kontrastanreicherung (medianes Enhancement: 38,1 HU vs. 10,0 HU).
Mit einem Schwellenwert von 15 HE Enhancement als Malignitdtsmarker besitzt die
Kontrastmittel-CT eine Sensitivitit von etwa 98% sowie eine Spezifitit von etwa 58%
zum Nachweis maligner intrapulmonaler Rundherde [94].
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Postitronen-Emissions-Tomographie (PET)

Die Positronen-Emissions-Tomographie (PET) ist zur Dignitdtsbeurteilung peripherer
Lungenrundherde mit einem Durchmesser > lcm eine sehr zuverldssige Methode. Die
Sensitivitidt der Fluorodeoxyglucose (FDG)-PET zum Nachweis von Lungenkrebs be-
tragt 95%, die Spezifitit 85% [10]. Bei Tumoren < lcm treten dagegen aufgrund der
begrenzten Ortsauflosung gehéuft falsch-negative Resultate auf. Falsch-positive Resul-
tate ergeben sich gewohnlich im Rahmen entziindlicher Prozesse.

Aufgrund der limitierten Verfiigbarkeit sowie der hohen Kosten kommt die PET im
Rahmen einer Screening-Untersuchung allerdings nur fiir einen kleinen Teil selektierter
Teilnehmer mit unklarem Rundherd in Frage. Die Bedeutung der PET liegt bislang vor
allem im Staging sowie der Nachsorge des Bronchialkarzinoms.

1.1.8 Wachstumsraten intrapulmonaler Lasionen

Um anhand der GréBendnderung eines intrapulmonalen Tumors seine Dignitit verldss-
lich beurteilen zu konnen, ist die Festlegung von Dignitétskriterien erforderlich. Bisher
liegen nur wenige Studien vor, in denen sowohl die Wachstumsgeschwindigkeit als
auch die Dignitit kleiner pulmonaler Rundherde bestimmt wurden. Vor allem iiber be-
nigne Wachstumsraten liegen aufgrund der geringeren Rate an Biopsien wegen be-
nigner Lésionen bislang nur wenige Daten vor.

Als MaB fiir die Wachstumsgeschwindigkeit wird héaufig die Tumorverdopplungszeit
(TVZ) angegeben. Zu ihrer Berechnung wird von einem exponentiellen Tumorwachs-
tum ausgegangen. Dabei wird vorausgesetzt, dass die Zellteilungsrate bzw. die Wachs-
tumsgeschwindigkeit des Tumors zu jedem Zeitpunkt proportional zur Anzahl vorhan-
dener Zellen bzw. zum Tumorvolumen ist. Das Volumen V(t) nach der Zeit t betragt
somit

Vey=V,-exp(ht) =V, -exp(t-In2/TVZ)

Dabei ist V das initiale Volumen. Uber diese Gleichung kann aus der Volumeniinde-
rung nach der Zeit t die Tumorverdopplungszeit

B t-In2
In(V )/ V,)

bzw. die Wachstumsrate A = In2/TVZ berechnet werden.

In den meisten verdffentlichten Arbeiten wurden die Wachstumsgeschwindigkeiten an-
hand von Serien-Thoraxrontgenaufnahmen bestimmt [91, 102, 28]. Dabei wurde meist
der mittlere Durchmesser der Léasionen gemessen. Fiir die Volumenberechnung wurde
in grober Nédherung angenommen, dass die Lésionen Kugelform haben, weshalb die
bestimmten Wachstumsgeschwindigkeiten mit einer groen Unsicherheit behaftet wa-
ren.
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Bild 8: Wachstumsdynamik pulmonaler Lasionen. Die Tumorverdopplungszeit der meisten ma-
lignen Lasionen liegt unter 2000 Tagen. Benigne Lasionen hingegen wachsen erheblich
langsamer (TVZ>800 Tage) oder bilden sich auch zuriick (negative TVZ). Keine sichere
Aussage liber die Dignitat lasst sich treffen, falls die TVZ zwischen etwa 800 und 2000 Ta-
gen betragt.

Fiir einen kugelférmigen Rundherd geht eine Volumenverdopplung (100% Volumen-
zuwachs) mit einer VergroBBerung des Durchmessers um lediglich 26% einher (vgl. Bild
9). Kleine Volumenidnderungen lassen sich daher sensitiver durch dreidimensionale Vo-
lumetrie als durch Bestimmung des Durchmessers oder des Querschnitts erfassen. Der
Vorteil der 3-D-Volumetrie besteht aulerdem darin, dass das bestimmte Tumorvolumen
weniger empfindlich von der Ausrichtung des Patienten im CT abhidngt. AuBlerdem
kann damit auch anisotropes Tumorwachstum erfasst werden.

Yankelevitz et al. bestimmten mit Hilfe der Computertomographie volumetrisch die
Wachstumsraten kleiner pulmonaler Rundherde [106]. Hierzu wurden bei 13 Patienten
mit einem pulmonalen Rundherd (initialer Durchmesser < 10mm) jeweils zwei Thorax-
CT-Untersuchungen im Abstand von 20 bis 745 Tagen durchgefiihrt und aus den Vo-
lumenverdnderungen die Tumor- bzw. Volumenverdopplungszeiten (TVZ) ermittelt.
Die Dignitit wurde bei 11 der 13 untersuchten Rundherde bioptisch gesichert. Die TVZ
maligner Lasionen (n=5) betrug zwischen 51 und 177 Tagen. Bei den benignen Lésio-
nen (n=6) lag die Volumenverdopplungszeit iiber 798 Tagen oder aber es kam zur
Riickbildung (negative Volumenverdopplungszeit). Zwei Rundherde, deren Dignitit
nicht gesichert wurde, hatten eine TVZ von 396 bzw. 731 Tagen. Diese beiden Lésio-
nen blieben jedoch iiber 2 Jahre unverindert.
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Tumorverdopplungen 0 1 2 3 4 5 6 7
Durchmesser (mm) 2 25 3,2 4.0 50 6,3 8.0 10,1
Volumen (mm3) 472 8.4 16,8 335 67,0 134,0 2681 536,2
cleje|loo|0® @

Bild 9: Veranschaulichung des GroRenwachstums einer 2 mm groBen kugelférmigen Lasion mit
zunehmender Anzahl der Tumorverdopplungen

Winer-Muram et al. bestimmten die Tumorverdopplungszeiten von Bronchialkarzinom-
frithstadien aus mindestens zwei Serien-CTs vor Therapiebeginn fiir verschiedene histo-
logische Subtypen [104]. Fiir Plattenepithelkarzinome (n=16) wurde eine TVZ zwi-
schen 33 und 1004 Tagen (Median 119 Tage) gemessen. Bei den Adenokarzinomen
(n=15) betrug die TVZ zwischen 64 und 2179 Tagen (Median 157 Tage), wobei sich in
einem Fall das Volumen im Verlauf sogar verringerte (TVZ = -26711 Tage). Fiir die
bronchioloalveolidren Karzinome (n=9) lag die TVZ zwischen 40 und 6960 Tagen (Me-
dian 370 Tage). Insgesamt hatten 22% der untersuchten Rundherde eine TVZ von tiber

465 Tagen.
Ruckbildung! Wachstum
3_ -
."q_'J'
_'cfn ) n=6 i Benigne
'fg (histologisch gesichert)
T
ERN
©
g
O""""' """" Trrrrrrrrr Trrrrrrrrr Trrrrrrrrrprrrrrrrrr T
-0,00 0,000 0,005 0,010 0,015 0,020 0,025
Wachstumsrate 7.=In2/TVZ
600 200 100 60 50 40 30
i " " " " ' " " TVZ (Tage)
| n=62 Maligne
(histologisch gesichert)

relative Haufigkeit
QO = N W B3

-0,005

0,000

0,005 0,010 0,015 0,020 0,025
Wachstumsrate 2=In2/TVZ

Bild 10: Haufigkeitsverteilung der Wachstumsraten intrapulmonaler Rundherde mit bioptisch gesi-
cherter Dignitat
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Henschke et al. ermittelten ebenfalls volumetrisch mit Hilfe der CT die Tumorverdopp-
lungszeiten verschiedener histologischer Typen von Bronchialkarzinomfriihstadien [36].
Die groBite Wachstumsgeschwindigkeit (TVZ ca. 30 Tage) hatte das kleinzellige Bron-
chialkarzinom (n=1). Bei den Adenokarzinomen (n=5) lag die TVZ zwischen 60 und
170 Tagen. In Bild 10 sind die Haufigkeitsverteilungen benigner und maligner Wachs-
tumsraten, die aus den Daten der drei oben aufgefiihrten Studien gesammelt wurden,
graphisch dargestellt.

Fasst man die Ergebnisse aus allen Studien zusammen, so lassen sich folgende Aussa-
gen iliber das Wachstum intrapulmonaler Lisionen treffen:

e die Wachstumsraten maligner Tumoren erstrecken sich iiber einen weiten Bereich

e die Haufigkeitsverteilung der Wachstumsraten von malignen und benignen
Lasionen iiberlappen sich

e die meisten malignen Tumoren haben eine TVZ zwischen 30 und 2000 Tagen (mehr
als 13% Volumenzuwachs pro Jahr)

e die benigne Lésion mit der groBten GroBenprogredienz hatte eine TVZ von etwa
800 Tagen (etwa 37% Volumenzuwachs pro Jahr, Volumenverdopplung nach etwa
zweli Jahren)

e der maligne Tumor mit der geringsten Grofenprogredienz war ein bronchioloalveo-
lares Karzinom mit einer TVZ von 6960 Tagen (entspricht ca. 4% Volumenzuwachs
pro Jahr)

e Selbst eine Volumenabnahme ist bei malignen Tumoren nicht auszuschlie3en

e beim Bronchialkarzinom besteht ein Zusammenhang zwischen der Wachstumsge-
schwindigkeit und dem histologischen Subtyp

e die Wachstumsraten von T2-Tumoren sind im Durchschnitt kleiner als die von T1-
Tumoren
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1.2  Technische Grundlagen der Computertomographie

1.2.1 Grundprinzip der Computertomographie

Das Grundprinzip der Computertomographie (CT) besteht darin, dass ein engbegrenztes
Rontgenstrahlenbiindel die zu untersuchende Korperschicht aus unterschiedlichen Win-
keln abtastet. Dies wird zum einen durch Rotation der Rontgenrdhre um den Patienten,
zum anderen durch eine fiacherférmige Strahlengeometrie ermdglicht. Die transmittierte
Strahlung wird kontinuierlich von einem Detektorsystem registriert, die Messwerte
werden in digitale Werte umgewandelt und als sogenannter Rohdatensatz (Projektions-
bild) gespeichert. Aus dem Rohdatensatz wird anschlieend iiber einen Rekonstrukti-
onsalgorithmus die Ortsverteilung der Schwachungswerte in Form transversaler Schich-
ten berechnet.

Die Schwichungswerte werden in der sog. Houndsfield-Skala angegeben. Dabei handelt
es sich um eine Dichteskala, auf der Wasser definitionsgemi3 den Wert von 0 HE
(Houndsfield-Einheiten) und Luft den Wert von —1000 HE hat. Der gesamte Skalenum-
fang betrdgt bei modernen Computertomographen etwa 4000 HE (von —1024 HE bis
+3024 HE). Die meisten Organe des menschlichen Korpers sind dichter als Wasser und
haben einen positiven Dichtewert, Strukturen mit geringerer Dichte als Wasser, z.B. die
Brustdriise und Fettgewebe, haben negative Werte. Die Lunge hat aufgrund ihres hohen
Luftanteils einen Wert um etwa — 900 HE.

Zur bildlichen Wiedergabe werden den Schwichungswerten Grautdne zugeordnet
(Grauwertskalierung). Dabei entspricht der Grauton jedes Bildpunktes (Pixel) dem
Schwichungswert des zugehorigen Volumenelements im Korper (Voxel).

Da das menschliche Auge nur etwa 20 Graustufen unterscheiden kann, wiirde eine Dar-
stellung der gesamten Houndsfield-Skala mit abgestuften Grauwerten ein sehr kontrast-
armes Bild ergeben. Um einen hoheren Bildkontrast zu erzielen, werden die Grauwerte
nur einem Ausschnitt der Houndsfield-Skala zugeordnet (Fensterung). Der Umfang die-
ses Dichtebereichs (= Fensterbreite; engl.: ,,window*") sowie der mittlere Grauwert (=
Fensterlage, engl. ,,center”) kann dem jeweils diagnostisch interessierenden Dichtebe-
reich angepasst werden.

1.2.2 Konstruktiver Aufbau und Abtastprinzip

Aus historischer Sicht werden vier Generationen von CT-Scannern unterschieden. Bei
den Gerdten der 1. und 2. Generation erfolgte die Bewegung von Rontgenréhre und
Detektor in der Schichtebene noch abwechselnd translatorisch und rotatorisch. Bei den
Geridten der 3. Generation rotieren Rontgenrohre und Detektorsystem kontinuierlich.
Gerite der 4. Generation haben einen stationdren Detektorring, bei ihnen rotiert nur die
Rontgenrohre. Da die Detektorelemente bei stationdrem Detektorring konstruktionsbe-
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dingt nicht auf den Strahlenfokus ausgerichtet und daher streustrahlenanfilliger sind,
haben sich die Gerite der 3. Generation mit rotierendem Detektorring durchgesetzt.

In Bild 11 ist der konstruktive Aufbau eines CT-Scanners der 3. Generation dargestellt.
Die rotierenden Teile, Rontgenrohre und Detektorsystem, sind innerhalb der Abtastein-
heit (Gantry) verborgen.

Die Patientenliege wird wihrend des Scanvorgangs iiber ein exaktes Positioniersystem
durch die Gantry geschoben. Dabei kann die Gantry flir bestimmte Fragestellungen ge-
geniiber der Patientenliege gekippt werden. Die Stromversorgung der Rontgenréhre
sowie die Messwertiibertragung erfolgt iiber Schleifringe.
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Bild 11: Aufbau eines Computertomographen der 3. Generation mit rotierendem Detektorring

1.2.3 Sequentielle CT und Spiral-CT

Die Computertomographie bestand iiber viele Jahre in der Aufnahme einzelner axialer
Schichten, weshalb sie in vielen Lehrbiichern auch als ,,Schnittbildverfahren bezeich-
net wird. Bei dieser Technik, auch sequentielle oder konventionelle CT genannt, wird
der Patient Schicht fiir Schicht (sequentiell) abgetastet. Wéhrend des Scanvorgangs
bleibt die Tischposition unverdndert. Nach jeder Aufnahme einer Einzelschicht wird der
Tisch um eine vorgegebene Linge weitergeschoben.

Bei der Spiral-Technik, die Anfang der 90er Jahre eingefiihrt wurde, erfolgt hingegen
ein kontinuierlicher Tischvorschub bei gleichzeitiger Rotation des Rontgenrohre-
Detektor-Systems. Damit gleicht die Bahn, die Rontgenrohre und Detektor im Bezugs-
system des bewegten Patienten durchlaufen, einer Spirale.

Heutzutage werden bis auf wenige Ausnahmen nur noch Spiral-CT-Scanner bzw. spiral-
fahige Scanner eingesetzt. Dies liegt an den entscheidenden Vorteilen der Spiral-CT
gegeniiber der konventionellen CT:



26 Einleitung

e Kiirzere Scanzeiten, da Scanvorgang und Tischvorschub nicht abwechselnd sondern
gleichzeitig erfolgen

e Liickenlose Erfassung des Untersuchungsvolumens (kein Schnittbild- sondern Vo-
lumenaufnahmeverfahren)

e Moglichkeit, aus dem gewonnenen Rohdatensatz nachtriglich Schichten beliebiger
Schichtdicke, beliebiger Position und in beliebiger Projektion zu rekonstruieren

Gerade fiir die Thoraxradiologie war die Einfithrung der Spiral-Technik ein groBer Fort-
schritt. Durch die Verkiirzung der Scanzeiten kann eine Thoraxaufnahme wihrend einer
einzigen Atemanhaltephase (ca. 20-30 Sekunden) durchgefiihrt werden. Dadurch entfal-
len Zeiten fiir Atemkommandos zwischen Einzelschichtaufnahmen, die bei der
konventionellen Technik zur Vermeidung von Atemartefakten notwendig sind.

Die Spiral-CT-Technik hat aulerdem entscheidende Vorteile fiir die Suche nach kleinen
Lasionen. Bei der konventionellen Technik konnen kleine Lésionen, die zwischen zwei
benachbarten Schichten liegen, iibersehen werden. Selbst dann, wenn der Tischvor-
schub genauso gro3 wie die Schichtdicke gewihlt wird, verlieren Strukturen an den
Schichtrandern aufgrund des Partialvolumeneffektes (s. Kap. 1.3.1) an Kontrast und
konnen daher einem Nachweis entgehen. Im Spiral-CT kdnnen aufgrund der liickenlo-
sen Volumenerfassung kleine Lisionen dagegen unabhingig von ihrer Lage sicher er-
fasst werden [46] .

Allerdings hat die Spiral-Technik auch Nachteile gegeniiber der konventionellen Tech-
nik. Zum einen stellt die Spiral-Technik hohere Anforderungen an die Rohrenleistung,
da die Rohrentemperatur aufgrund des kontinuierlichen Betriebs wihrend des Scanvor-
gangs ansteigt. Um eine Uberhitzung der Rontgenrdhre zu vermeiden, muss die Réhren-
leistung daher gegeniiber der konventionellen Technik reduziert werden. Zum anderen
erfordert die Spiral-Technik spezielle Rekonstruktionsverfahren, um Artefakte durch die
Tischbewegung zu eliminieren (vgl. Kap. 1.2.6).

1.2.4 Mehrschicht-Spiral-CT

Seit Ende der 90er Jahre findet zunehmend die Mehrschicht-Spiral-CT Einzug in die
radiologischen Abteilungen. Hierbei handelt es sich um eine Weiterentwicklung der
Spiral-CT, bei der die Scangeschwindigkeit durch parallele Akquisition mehrerer
Schichten pro Rotation erhoht wurde. Bei einer Anzahl von beispielsweise 4 parallelen
Schichten bedeutet dies, dass die Untersuchung entweder bis zu 4 mal schneller durch-
gefiihrt werden kann oder aber in der gleichen Zeit die Lange der zu untersuchenden
Korperregion 4 mal groBer sein kann. Moderne CT-Scanner erlauben die parallele Ak-
quisition von bis zu 4 (Siemens SOMATOM Volume Zoom) oder bis zu 16 Schichten
(Siemens SOMATOM Sensation 16).

Zur Realisierung dieser Technik wurden neue Detektorelemente, sog. Detektorarrays
entwickelt, die nicht nur in der Rotationsebene (x-y-Ebene) sondern auch in Richtung
der Rotationsachse (z-Richtung) unterteilt sind (vgl. Bild 12). Die Detektorelemente
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sind dabei in parallel verlaufenden Detektorzeilen angeordnet, weshalb hiufig anstelle
von ,,Mehrschicht-CT* auch der Ausdruck ,,Mehrzeilen-CT* synonym verwendet wird.

Die Anzahl der Zeilen variiert je nach Gerét (z.B. 8 Zeilen beim Siemens SOMATOM
Volume Zoom, 24 Zeilen beim Siemens SOMATOM Sensation 16).
Die Anzahl sowie die Breite der Schichten wird zum einen durch die rohrenseitige Kol-
limation festgelegt. Zum anderen kdnnen einzelne oder mehrere Detektorzeilen durch
elektronische Zuordnung zu Schichten zusammengefasst werden und auf diese Weise
unterschiedliche ,,virtuelle® Schichten definiert werden.
In Bild 13 wird das Zustandekommen verschiedener Schichtdicken am Beispiel eines
sog. adaptiven Arrays veranschaulicht. Dieser Detektortyp besteht aus Detektorzeilen,
deren Breite von innen nach auBBen zunimmt. Gegeniiber einem gleichméBig strukturier-
tem Detektordesign hat dieses Detektordesign den Vorteil, dass die 0,1 bis 0,2 mm di-
cken Septen zwischen den einzelnen Detektorelementen weniger Totraumfliche' bean-

spruchen, sodass Strahlendosis eingespart werden kann.

8 Zeilen = 20mm >
151/1/15) 25 [ 5mm ||

} 5 mm | 2,5

Anisotrope Detektor Matrix Gleichférmig strukturierte Detektor Matrix
(Adaptive Array Detector) (Matrix Array Detector)

Bild 12: Unterschiedliche Detektordesigns bei der Mehrzeilen-Spiral-CT

" nicht wirksame Detektorfliche, die zwar zur Dosis aber nicht zum Detektorsignal beitrégt
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Bild 13: Zustandekommen verschiedener Schichtdicken beim Adaptive-Array-Detektor. Je nach
Einblendung und Zuordnung der Detektorzeilen werden 2 oder 4 Schichten mit einer Dicke
zwischen 0,5mm und 10mm definiert.

Durch Einblendung und elektronische Zuordnung der Detektorzeilen ldsst sich die
Schichtdicke zwischen 0,5 mm und 10 mm variieren. Da die Gréf3e der innersten Detek-
torelemente 1 mm betréigt, erfordert eine Schichtdicke von 0,5 mm eine fokusseitige
Einblendung des Strahlenbiindels (Kollimation) auf 1 mm. Somit werden die beiden
innersten Detektorzeilen je zur Hélfte (0,5 mm) bestrahlt. Durch elektronische Zuord-
nung entstehen so 2 Schichten 4 0,5 mm (2 x 0,5mm). Wird die Kollimation auf 4 mm
vergroflert, so tragen die 4 innersten Detektorzeilen zum Signal bei. Von den beiden
duBeren Detektorzeilen (1,5mm) wird dabei nur ein Teil der Detektorfliche (1mm) ge-
nutzt. Es entstehen also 4 Schichten mit einer Schichtdicke von jeweils 1 mm (4 x
Imm). Entsprechend ergeben sich 4 x 2,5mm, 4 x Smm und 2 x 10mm Schichten.

Neben fokusseitigen Blenden werden meist zusétzlich Blenden direkt vor den Detektor
angebracht. Dadurch kdnnen Halbschattenbereiche (vgl. Bild 16 in Kap. 1.3.1), die auf-
grund der endlichen Grofle des Brennflecks an den Réndern des bestrahlten Bereichs
entstehen, ausgeblendet werden.



1.2 Technische Grundlagen der Computertomographie 29

1.2.5 Aufnahmeparameter bei der Spiral-CT

Die Aufnahmeparameter regulieren die Strahlendosis und beeinflussen die Bildqualitit.
Sie werden der jeweiligen Untersuchung und Fragestellung angepasst. Viele der Auf-
nahmeparameter bei der Spiral-CT entsprechen denen der konventionellen (sequentiel-
len) Technik.

Die Rohrenspannung (Einheit: keV) bestimmt die maximale Energie der von der Ront-
genrohre emittierten Rontgenquanten und somit die Hérte (Durchdringungsfahigkeit)
der Rontgenstrahlung. Sie wird in der Regel nur dem Kdorpergewicht bzw. Korperum-
fang angepasst. Fiir einen normalgewichtigen Erwachsenen wird gewohnlich eine Roh-
renspannung von 120 kV gewéhlt. Bei adipdsen Erwachsen wird sie meist auf 140 kV
erhoht, bei Kindern auf 80 kV erniedrigt.

Der Rohrenstrom (Einheit: mA) regelt die Anzahl der pro Sekunde von der Rontgenroh-
re emittierten Rontgenquanten. Das Produkt aus Rohrenstrom und RShrenrotationszeit
(s), der sog. mAs-Wert, ist proportional zu der wihrend einer Rotation applizierten
Strahlendosis. Bei der Spiral-CT wird iiblicherweise ein effektiver mAs-Wert angegeben,
der unabhingig vom Tischvorschub und ein MaB fiir die pro Schicht applizierte Strah-
lendosis ist.

Die Schichtkollimation bestimmt die Breite des Féacherstrahls und somit die Ortsauflo-
sung in der Patientenlédngsachse (vgl. Kap. 1.3.1).

Der Tischvorschub pro Rohrenrotation (Tischvorschubgeschwindigkeit) richtet sich
nach dem gewiinschten Scanvolumen, der Scandauer sowie der Dauer einer R6hrenum-
drehung (Rotationszeit). Die Rotationszeit betridgt bei modernen Scannern unter 1 Se-
kunde. Um beispielsweise eine Thoraxaufnahme (ca. 32 cm Scanlédnge) wihrend einer
Atemanhaltephase (ca. 20 Sekunden) durchzufiihren, ist bei einer Rotationszeit von ei-
ner Sekunde ein Tischvorschub von 1,6 cm pro Rohrenumdrehung notwendig.

Aus dem Verhiltnis zwischen Tischvorschub pro Réhrenrotation und Schichtkollimati-
on ergibt sich der Pitch-Faktor (oder: ,,Pitch*). Dieser ist bei der Spiral-CT ein Mal3
dafiir, wie stark die Spiralkurve, welche die Bahn von Rontgenrohre und Detektor be-
schreibt, auseinandergezogen ist (s. Bild 14). Ein Pitch < 1 flihrt zu einer {iberlappenden
Abtastung des Patienten und damit zu einer unndtig hohen Strahlenexposition. Ein Pitch
von 0 (kein Tischvorschub wéhrend der R6hrenumdrehung) entspricht der konventio-
nellen Technik. Durch eine Erhdhung des Pitch auf iiber 1 und Verringerung der Kolli-
mation ldsst sich in gleicher Zeit ein identisches Volumen mit héherer Ortsauflosung
abbilden.
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Tischvorschub = Schichtkollimation Tischvorschub = 2 x Schichtkollimation
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Bild 14: Veranschaulichung des Pitch-Faktors. Bei Erh6hung des Pitch-Faktors wird die Spirale,
welche die Bahn von Rontgenrohre und Detektorsystem beschreibt, auseinandergezogen.

1.2.6 Vom Rohdatensatz zum Bild

Am Ende der CT-Untersuchung steht ein Rohdatensatz zur Verfiigung, der die von je-
dem einzelnen Detektorelement wéhrend der Rotation des Rohren-Detektor-Systems
kontinuierlich gemessenen Schwichungswerte enthdlt. Um aus dem Rohdatensatz pla-
nare Schichtbilder zu rekonstruieren, stehen eine Reihe mathematischer Algorithmen
zur Verfiigung. Die Auswahl des Algorithmus richtet sich nach dem gewiinschten Orts-
und Kontrastauflosungsvermogen.

Der klassische Rekonstruktionsalgorithmus verwendet das Prinzip der sog. gefilterten
Riickprojektion. Dabei wird fiir jeden Detektor der zugehdrige Messwert gleichmifig
iiber den vom Strahl zuriickgelegten Weg verteilt, die Uberlagerung aller Wege ergibt
ein Schichtbild. Da eine einfache Riickprojektion zu "Verschmierungen" von Kanten
fiihren wiirde, wird nicht das Originalsignal riickprojiziert, sondern ein gefiltertes (ge-
faltetes) Signal. Dies fiihrt zu einer korrekten Wiedergabe im Schnittbild. Durch den
Einsatz unterschiedlicher Filteralgorithmen (Faltungskerne) kann der Bildcharakter
verandert werden. Dadurch konnen beispielsweise verrauschte Bilder geglattet oder
aber Objektkanten stirker hervorgehoben werden.

Der Faltungskern bestimmt dabei das Verhiltnis von Ortsauflosung zu Bildrauschen.
Hochauflosende (kantenbetonende) Faltungskerne (Hochpassfilter) verbessern zwar die
Ortsauflosung, erhohen aber gleichzeitig stark das Bildrauschen. Umgekehrt verringern
glittende Faltungskerne (Tiefpassfilter) nicht nur das Rauschen sondern auch die Ort-
sauflosung (vgl. Bild 15).

Wiirden die bei der Spiral-CT wihrend einer 360°-Umdrehung aufgenommenen Rohda-
ten direkt fiir die Rekonstruktion von CT-Bildern herangezogen werden, wiirde es zu
Bewegungsartefakten durch die Tischbewegung kommen, da die erste (0°) und die letz-
te (360°)-Projektion unterschiedliche Daten liefern. Um diese Artefakte zu vermeiden,
wird vor der eigentlichen Bildrekonstruktion ein Zwischenschritt die sogenannte z-
Interpolation (Rohdateninterpolation entlang der z-Achse), vorgeschaltet.
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Bild 15: Einfluss des Faltungskern auf Ortsauflosung und Bildrauschen

Im einfachsten Fall wird hierzu zwischen zwei aufeinanderfolgenden Rotationen linear
interpoliert (360° LI). Dies fiihrt zwar zu einer weitgehenden Unterdriickung der Bewe-
gungsartefakte, allerdings entsteht dadurch ein Schichtprofil (s. Kap. 1.3.1), das gegen-
iiber dem Rechteckprofil eines Standard-CTs abgeflacht und verbreitert ist (vgl. Bild 17
auf Seite 33). Daneben existieren fortgeschrittenere Interpolationsalgorithmen (z.B.
180° LI), die zu giinstigeren Schichtprofilen fiihren.

Fiir die Bildrekonstruktion sind aullerdem die Angabe der Start- und Endposition auf
der Patientenldngsachse sowie des Rekonstruktionsintervalls erforderlich.

Das Rekonstruktionsintervall (Inkrement) gibt den Abstand aufeinanderfolgender rekon-
struierter Schnittbilder an. Um eine maximale Ortsauflésung zu erreichen, sollte das
Inkrement so gewihlt werden, dass liberlappende Schichten rekonstruiert werden. Als
Richtwert fiir eine optimale Ortsauflosung gilt eine Uberlappung von 67% [9]. Eine
stirkere Uberlappung ist in der Routinediagnostik aufgrund der groBen Datenmengen
unpraktikabel und bringt kaum Vorteile fiir die Ortsauflosung.

1.2.7 Sekundare Bildrekonstruktionsverfahren

Fir bestimmte Fragestellungen stehen heute eine Reihe von 3D-
Visualisierungsmethoden zur Verfiigung, die es gestatten, einen plastischen Eindruck
von der Morphologie interessierender Strukturen zu gewinnen. Von den vielen Mog-
lichkeiten sollen an dieser Stelle nur zwei Verfahren beschrieben werden, die sich be-
sonders zur Darstellung intrapulmonaler Rundherde eignen.

Bei den Multiplanaren Reformationen (MPR) handelt es sich um Schnitte in beliebigen
Richtungen, die aus einem Stapel axialer Bilddaten sekundir rekonstruiert werden.
Durch Aufsummieren der Dichtewerte aufeinanderfolgender Schichten entstehen Pro-
jektionsbilder, die mehr Information iiber die rdumliche Ausbreitung von Strukturen
enthalten. Dies bietet beispielsweise Vorteile bei der Differenzierung nodulérer Struktu-
ren (z.B. pulmonale Rundherde) von tubulédren Strukturen (z.B. Gefile).

Bei den Maximale-Intensitdts-Projektionen (MIP) wird zundchst ein plattenformiges
Darstellungsvolumen (VOI) definiert, welches entlang einer frei wéhlbaren Projektions-
richtung (Blickrichtung) auf eine Betrachtungsebene projiziert wird. Dabei kommen nur
diejenigen Bildpunkte zur Darstellung, die entlang der Projektionsgerade die hochsten
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Dichtewerte haben. Bei der Diinnschicht-MIP betriagt die Schichtbreite des Darstel-
lungsvolumens nur wenige Millimeter. Dabei kommen besonders kleine Hochkontrast-
strukturen gut zur Darstellung, weshalb sich diese Rekonstruktionsmethode besonders
gut Darstellung kleiner intrapulmonaler Rundherde eignet. Je mehr auf anatomische
Orientierung Wert gelegt wird, umso dicker sollte die Schicht gewdhlt werden (Beispiel
einer MIP-Rekonstruktion des Thorax in Bild 25 auf Seite 46).

1.3  Bildqualitit bei der Spiral-CT

Eine gute Bildqualitit ist nicht nur Voraussetzung dafiir, dass diagnostisch wichtige
Details erkannt werden konnen, sondern auch Bedingung fiir eine exakte Volumetrie.
Im folgenden werden die wesentlichen Faktoren, welche die Bildqualitit bestimmen,
beschrieben. Hierzu zdhlen die Ortsauflosung, der Kontrast, das Bildrauschen sowie
Artefakte.

1.3.1 Ortsauflosung

Die Ortsauflésung beschreibt die Fihigkeit eines bildgebenden Systems, feine Details
rdumlich getrennt wiederzugeben. Es ist die Ortsauflosung in der Bildebene (x-y-Ebene)
von der Ortsauflosung entlang der Rotationsachse bzw. Patientenlidngsachse (z-
Richtung) zu unterscheiden.

a) Ortsauflésung in der Bildebene (x-y-Ebene)

Die Ortsauflosung in der Bildebene (x-y-Ebene) héngt zum einen von geometrischen
Faktoren wie der FokusgroBe, dem Fokus-Detektor-Abstand oder der Detektorapertur
ab, wobei die Ortsauflosung umso hoher ist, je kleiner das zur Bildgebung beitragende
Strahlenbiindel ist.

Zum anderen wird die Ortsauflésung in der x-y-Ebene durch den Rekonstruktionsalgo-
rithmus bestimmt. Maximale Auflésung wird durch Verwendung hochauflosender Fal-
tungskerne erreicht (— Kap. 1.2.6).

Zusitzlich kann die Ortsauflésung in der x-y-Ebene durch eine zu grob gewéhlte Re-
konstruktionsmatrix (d.h. zu groBe PixelgroBen) begrenzt sein. Der Einfluss der Bild-
matrix auf die Ortsauflosung hingt dabei vom Zoomfaktor ab, der das Verhéltnis der
Messfeldfliche (FOM = field of measurement) zur rekonstruierten Bildausschnittsfliche
(FOV = field of view) angibt. Um feine Strukturen mit einem Durchmesser von d aufzu-
16sen, sollte der Pixeldurchmesser kleiner als d/2 sein. Fiir eine Bildmatrix von typi-
scherweise 512x512 Bildpunkten und einem FOM von 51,2x51,2 cm bedeutet dies,
dass zur Auflosung von Strukturen kleiner als 1 mm ein Zoomfaktor von mindestens 2

? Die Detektorapertur gibt die Fliche eines Detektorelements an, die fiir das Strahlenbiindel offen liegt,
also nicht durch durch Blenden, Kollimatoren und Streustrahlenraster verdeckt ist.
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(entspricht einem FOV= 256x256 Bildpunkten) notwendig ist, da erst ab einem Zoom-
faktor von 2 die Bildpunktgrofe kleiner 0,5 x 0,5 mm ist.

b) Ortsauflésung entlang der Patientenléngsachse (z-Achse)

Die Ortsauflosung in z-Richtung (Richtung der Rotations-/Patientenldngsachse) hingt
vom Schichtempfindlichkeitsprofil (vgl. Bild 17) sowie vom Rekonstruktionsinkrement
(s. Kap. 1.2.6) ab.

Das Schichtempfindlichkeitsprofil (SSP = engl.: slice sensity profile) beschreibt den
Beitrag einer Struktur zum Signal in Abhéngigkeit seiner Position auf der z-Achse. Das
Schichtprofil bei der konventionellen CT hat idealerweise eine Rechteckform, d.h. der
Beitrag einer Struktur innerhalb der Schicht betragt 100%, auBerhalb der Schicht 0%. In
der Realitit flihren jedoch die Divergenz des Strahlenbiindels sowie die endliche Aus-
dehnung des Brennflecks (Fokus) zur Bildung von Halbschattenbereichen, wodurch die
Kanten des SSP abgeschrigt und abgerundet werden. Demgegentiber ist das SSP bei der
Spiral-CT aufgrund des kontinuierlichen Tischvorschubs glockenférmig (— Bild 16).

Kenngrofe fiir die Ortsauflosung in z-Richtung ist die Halbwertsbreite FWHM (engl.:
full width of half maximum), d.h. die Breite des Schichtprofils bei 50% des Maximal-
wertes. Diese wird bei der Spiral-CT auch als effektive Schichtdicke bezeichnet.

Die FWHM entspricht beim konventionellen CT der Breite der Kollimation. Bei der
Spiral-CT héngt das Schichtprofil zusétzlich vom z-Interpolationsalgorithmus ab (vgl.
Bild 17).

Blende

—Halbschattenbereiche

"""" 20 S N Rotationsachse
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> Z

Bild 16: Strahlengeometrie und Entstehung von Halbschattenbereichen
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Bild 17: Schichtempfindlichkeitsprofile (SSP) am Beispiel einer 5mm-Kollimation

Bei der Einschicht-Spiral-CT fiihrt eine Erhohung des Pitch-Faktors zu einer VergrofBe-
rung der effektiven Schichtdicke. Bei der Mehrschicht-Spiral-CT ist die Breite des
Schichtprofils bei Verwendung geeigneter Rekonstruktionsalgorithmen tiber einen wei-
ten Bereich unabhingig vom Pitch-Faktor [44, 81]. Somit bleibt beim Mehrschicht-
Spiral-CT auch die Voxelgeometrie unveridndert, wenn sich die Tischvorschubge-

schwindigkeit vergroBert.

1.3.2 Bildrauschen

Das Bildrauschen bei der CT ist ein MaB fiir die statistischen Schwankungen der ge-
messenen Dichtewerte. Es hat mehrere Ursachen:

Hauptursache ist das Quantenrauschen. Dabei handelt es sich um physikalisch be-
dingte Schwankungen in der Zahl emittierter Rontgenquanten. Die Messung der
Schwichungswerte ist hierdurch stets mit einem Fehler behaftet (Projektionsrau-
schen), der sich iiber die Bildrekonstruktion bis in das Bild fortpflanzt (Bildpunkt-
rauschen). Das Bildpunktrauschen ist umso grofer, je weniger Rontgenquanten auf

die Detektorflache treffen.

Ein weiterer Teil des Rauschens wird durch Streustrahlung verursacht. Dieser An-
teil kann durch Verwendung von Streustrahlenrastern deutlich reduziert werden.

Ein geringerer Teil des Rauschens ist auf elektronisches Rauschen durch den Ver-
starker des Detektorsystems zurlickzufiihren. Bei leistungsfiahigen Detektorsystemen
betrdgt dieser Anteil weniger als 0,5 Prozent [48]. Bei Untersuchungen mit sehr
diinnen Schichten und gleichzeitiger starker Dosis-Reduktion kann das elektroni-
sche Rauschen jedoch in etwa der gleichen GroBenordnung wie das Quantenrau-
schen liegen und somit den limitierenden Faktor darstellen [71].
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Die Messung des Bildpunktrauschens erfolgt durch Berechnung der Standardabwei-
chung o der Dichtewerte (in Houndsfield-Einheiten) innerhalb eines Bereichs (ROI —
region of interest) homogener Dichte. Ublicherweise wird hierzu eine Messung an ei-
nem Wasserphantom durchgefiihrt (vgl. Bild 27).

Die Zahl registrierter Rontgenquanten ist umso kleiner, je niedriger das Rohrenstrom-
Scanzeit-Prokukt (mAs), je kleiner die Schichtdicke (S) und je hoher die Schwéichung
/Iy durch stark absorbierende Medien ist [48, Kap. 4.1.2]. Der Rauschwert ¢ veridndert
sich dabei iiber die Quadratwurzel mit diesen Parametern:

/ 1,/1
o = -
Jx g-mAs-S

Der Faktor ¢ ist ein MaB fiir die Dosiseffizienz des Gesamtsystems. Der Faktor fg be-
riicksichtigt den relativen Einfluss des Rekonstruktionsalgorithmus zum Bildrauschen.
Er ist vom verwendeten Faltungskern sowie vom verwendeten z-
Interpolationsalgorithmus abhéngig (vgl. Tabelle 6). Im Vergleich zum Standard-CT ist
das Bildrauschen bei Verwendung des 360°LI-Algorithmus um 18% geringer, dagegen
bei Verwendung des 180°LI-Algorithmus um 15% hoéher [72].

Aus obiger Gleichung lésst sich ableiten:
e cine Halbierung des Bildrauschens erfordert eine Vervierfachung des mAs-Wertes

e FEine Verringerung der Schichtkollimation um den Faktor 4 fiihrt bei gleichem mAs-
Wert zu einer Verdopplung des Bildrauschens
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Bild 18: Abhangigkeit des Bildrauschens vom mAs-Wert (Die Rauschwerte wurden an einem Was-
serphantom gemessen)



36 Einleitung

Tabelle 6: Einfluss der Rekonstruktionsparameter auf das Bildrauschen (fr = relative Verdnde-
rung) nach [72]

Faltungskern relative Veranderung des Bildrauschens (fz)
hochauflésend + 200% bis + 300% (2-3)

Standard +0% (1)

glattend — 20% bis — 60% (0,4-0,8)
z-Interpolationsalgorithmus relative Veranderung des Bildrauschens (fz)
Konventionelles CT +0% (1)

360° LI -18% (0,82)

180°LI +15% (1,15)

1.3.3 Bildkontrast und Kontrastauflosung

Der Kontrast wird in der CT iblicherweise definiert als die Differenz der Dichtewerte /;
und /> (in Houndsfield-Einheiten) zweier benachbarter Bildareale [48]:

Kontrast =1, -1,

Je kleiner der Dichtewertunterschied benachbarter Strukturen ist, umso geringer ist der
Kontrast und umso schwerer sind beide auf dem CT-Bild voneinander zu unterscheiden.
Der Kontrast ist bei konstanter Rohrenspannung dosisunabhéngig und kann lediglich
durch Kontrastmittelinjektion verstérkt werden.

Ahnlich wie fiir die Ortsauflésung kann auch fiir den Kontrast ein Kontrastauflosungs-
vermogen definiert werden. Es beschreibt die Fahigkeit des bildgebenden Systems De-
tails mit niedrigem Kontrast fiir den Betrachter erkennbar darzustellen.

Die Erkennbarkeit von Details hiangt vom sog. Signal-Rausch-Verhdltnis (SRV) ab, d.h.
vom Verhéltnis des Kontrastes (Signal) und dem Rauschniveau im Bild. Damit ein De-
tail gerade noch erkannt werden kann, muss sein Kontrast (Dichteunterschied) zur Um-
gebung mindestens so gro3 wie das Bildrauschen sein, d.h. das SRV muss groBer als 1
sein. Im allgemeinen gilt die Regel: Je grofer das Signal-Rausch-Verhiltnis ist, desto
kleinere Objekte konnen wahrgenommen werden [2].

Eine Dosisreduktion hat eine Erh6hung des Bildrauschens und somit eine Verminde-
rung des SRV zur Folge. Dies erschwert vor allem die Differenzierung von Strukturen
mit geringen Dichteunterschieden (niedrigem Kontrast). Je hoher der Kontrast ist, umso
geringeren Einfluss hat eine Dosisreduktion auf die Bildqualitit. Aufgrund des hohen
Luftgehaltes in der Lunge sind die Kontraste hier besonders hoch. Die Lunge ist daher
ein ideales Organ fiir die Anwendung der Niedrig-Dosis-Computertomographie.

In Bild 19 wird der Zusammenhang zwischen Kontrastauflosung und Bildrauschen ver-
anschaulicht. Es handelt sich um das Kontrastmittel-CT einer Patientin mit multiplen
hepatischen und pulmonalen Metastasen eines Mammakarzinoms. Die Lision in der
Lunge (Hochkontrast-Organ) ist im Niedrig-Dosis-CT trotz erhdhten Bildrauschens
genauso gut erkennbar wie im Standarddosis-CT. Die Lasionen in der Leber (Niedrig-
Kontrast-Organ) kommen dagegen aufgrund des geringeren Signal-Rausch-
Verhiltnisses im Niedrig-Dosis-CT deutlich schlechter zur Darstellung als im Standard-
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dosis-CT. Besonders die medial gelegene kleine Lision geht fast vollig im Rauschen
unter. Ohne Kontrastmittelgabe wire sie iiberhaupt nicht mehr zu erkennen.

Bild 19: Vergleich von Standard-Dosis- (links) und Niedrigdosis-Kontrastmittel-CT (rechts) einer
Patientin mit multiplen hepatischen und pulmonalen Filiae eines Mammakarzinoms. Auf-
grund des hohen Kontrastes in der Lunge bleibt die pulmonale Lasion auch im Niedrig-
Dosis-CT trotz erhohtem Bildrauschen gut erkennbar. Die hepatischen Filiae kommen auf-
grund des geringen Kontrastes in der Leber im Niedrig-Dosis-CT schlechter zur Darstel-
lung. Besonders die kleine medial gelegene Lasion geht fast vollig im Rauschen unter. Im
Nativ-Scan waren die Leberldsionen noch schlechter zu erkennen (Anmerkung: Das Nied-
rig-Dosis-CT wurde durch Rohdaten-Verrauschung [ Kap. 2.5.1] simuliert)
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Bild 20: Ortliche Dichtewertverteilung entlang einer Achse durch die Mitte einer ca. 10 mm groBen

Lasion bei 120 mAs und 18 mAs. Das Signal-Rausch-Verhiltnis bleibt durch die Réhren-
stromreduktion aufgrund des hohen Kontrastes nahezu unveréandert.

Zur Veranschaulichung des Signal-Rausch-Verhéltnisses ist in Bild 20 die ortliche Ver-
teilung der Pixeldichtewerte, entlang einer Achse durch den Mittelpunkt der pulmonalen
Lésion aus dargestellt. Das Bildrauschen ist selbst im Niedrigdosis-CT relativ gering im
Vergleich zum Kontrast weichteildichter Strukturen in der Lunge (ca. 1000 HE).

1.3.4 Artefakte

Bildartefakte sind alle kiinstlich vom bildgebendem System erzeugten Bildinformatio-
nen, die nicht mit der Wirklichkeit {ibereinstimmen. Da Artefakte zu einer verzerrten
Abbildung des tatsdchlichen Volumens fiihren, kdnnen sie auch negative Auswirkungen
auf die Prizision der Volumetrie haben. Héufige Ursachen fiir Artefakte im CT sind
Patientenbewegung, Strahlaufhirtung oder Partialvolumenartefakte.

Bewegungsartefakte entstehen, wenn sich das gescannte Objekt (z.B. durch Patienten-
bewegung, Atmung, Herzschlag, etc.) wihrend des Scanvorgangs bewegt. Sie konnen
zum einen durch Erhéhung der Scangeschwindigkeit, zum anderen durch artefaktredu-
zierende Rekonstruktionsalgorithmen reduziert werden.

Strahlaufhdrtungsartefakte entstehen vor allem bei Durchstrahlung kndcherner Struktu-
ren. Da die niederenergetischen (weichen) Strahlenanteile beim Durchgang durch ein
Objekt stirker als die hoherenergetischen (harten) Strahlenanteile geschwiécht werden,
verschiebt sich das transmittierte Energiespektrum mit zunehmender Dicke der durch-
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strahlten Schicht hin zu héheren Energien (Strahlaufthértung). Aufgrund der Energieab-
hingigkeit der Detektorempfindlichkeit hat dies zur Folge, dass fiir ein homogenes Me-
dium keine gleichméafigen sondern ortsabhéngige Dichtewerte gemessen werden.

Um das Problem der Strahlaufhirtung zu umgehen, werden zum einen Filter verwendet,
welche die Strahlung bereits vor dem Durchtritt durch das Objekt aufhédrten. Dadurch
wird gleichzeitig die applizierte Strahlendosis verringert. Zum anderen konnen Aufhér-
tungsartefakte rechnerisch bei der Bildrekonstruktion eliminiert werden [44].

Partialvolumenartefakte treten auf, wenn Strukturen mit hohem Kontrast nur teilweise
in die Schicht des Strahlenbiindels hineinragen. Hierdurch werden zwei Volumina mit
unterschiedlichen Absorptionskoeffizienten in einem Voxel zusammengefasst und ein
gemittelter Koeffizient berechnet. Optisch stellen sich dann flieBende Konturen anstatt
von den tatséchlich harten Ubergiingen dar.

Partialvolumenartefakte konnen effektiv nur durch Verringerung der Schichtdicke redu-
ziert werden, was allerdings zu einer Erhohung des Bildrauschens fiihrt. Um dies zu
vermeiden, konnen nachtrdglich mehrere Bilder wieder aufaddiert werden [48, Kap.
4.1.5].

1.4  Strahlendosis bei der Spiral-CT

1.4.1 Strahlenexposition und Risikoiiberlegungen

Die Computertomographie (CT) ist nach Schéitzungen aus dem Jahre 2001 mit rund
40% an der radiologischen Strahlenexposition der Bevolkerung in Deutschland beteiligt
[27]. Dagegen belduft sich ihr Anteil am gesamten Untersuchungsaufkommen auf etwa
4% [6]. Aufgrund zunehmender Verfligbarkeit, Verbesserungen in der diagnostischen
Aussagekraft und damit verbundenen zunehmenden CT-Indikationsstellungen ist in den
nichsten Jahren mit weiter steigenden Untersuchungszahlen zu rechnen.

Neben der Angiographie, interventionellen Eingriffen oder Doppelkontrastdarstellungen
des Gastrointestinaltraktes zéhlt die Computertomographie zu den besonders dosistrich-
tigen radiologischen Modalititen. Eine mit Standardparametern durchgefiihrte Spiral-
CT-Untersuchung des Thorax weist eine um mehr als eine Zehnerpotenz héhere Strah-
lenbelastung als eine Rontgenthoraxaufnahme in zwei Ebenen auf [16]. Durch die Ex-
position der weiblichen Brust ist die Strahlenbelastung bei Frauen durchschnittlich etwa
25% hoher als bei Mannern. In einer EU-Richtlinie wurde die Computertomographie
daher nicht zu unrecht als ,,Hochdosisverfahren* in der Radiologie eingestuft [11].

Vor dem Hintergrund dieser Tatsache bedarf der Einsatz der Computertomographie
einer sorgfiltigen Nutzen-Risiko-Analyse. Dies gilt in besonderer Weise fiir den Einsatz
als Screeninginstrument bei mehrheitlich gesunden Personen.

Das Risiko der Nativ-CT besteht aus medizinischer Sicht in einem Anstieg der Mortali-
tdt an einem strahleninduzierten Malignom. Zu den wichtigsten strahleninduzierten Ma-
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lignomen gehdrt neben dem Mammakarzinoms und den Leukdmien auch das Bronchi-
alkarzinom selbst [58].

Nach einer 1990 veroffentlichten Erhebung an ca. 100.000 iiberlebenden Atombomben-
opfern von Hiroshima und Nagasaki betrdgt die Wahrscheinlichkeit an einem strahlen-
induzierten Malignom zu versterben etwa 5 % pro Sv effektive Dosis [41].

Ubertrigt man diese Zahl auf ein Niedrigdosis-CT mit einer effektiven Dosis von etwa
0,4 mSyv, so ergibt sich ein Risiko von etwa 2/100.000 Untersuchungen.

Geht man davon aus, dass das Niedrigdosis-CT-Screening jahrlich durchgefiihrt wird
und die Detektionsrate maligner Bronchialkarzinome innerhalb der Risikopopulationen
im Bereich von etwa 1% (=1.000/100.000) liegt, so stiinden etwa 500 neuentdeckten
Bronchialkarzinomen ein strahleninduziertes Malignom pro Jahr gegeniiber. Nach ei-
nem Screening-Zeitraum von 10 Jahren wiirde das Verhéltnis neuentdeckter zu indu-
zierter Karzinome 50:1, nach einem Zeitraum von 20 Jahren 25:1 betragen.

Zur richtigen Einordnung dieser Zahlen ist allerdings folgendes zu beriicksichtigen:

1. Strahleninduzierte Malignome treten erst nach einer Latenzzeit von ca. 5-15 Jahren
(fir hamatopoetische Malignome) bzw. 20-30 Jahren (fiir solide Malignome) auf
[74]. Viele der élteren Screening-Teilnehmer werden das strahleninduzierte Mali-
gnom daher nicht mehr erleben.

2. Innerhalb der Risikogruppen ist neben dem Lungenkrebsrisiko auch das Risiko an-
derer nikotin-assoziierter Erkrankungen, wie z.B. kardiovaskuldrer Erkrankungen
oder COPD, gegeniiber der Normalbevdlkerung erhoht. Die Wahrscheinlichkeit,
dass ein Screening-Teilnehmer letztlich infolge eines strahleninduzierten Ma-
lignoms verstirbt, ist daher gering.

3. Die Strahlenempfindlichkeit nimmt mit dem Alter ab. Bei den bisherigen Screening-
Studien lag das Alter der gescreenten Personen etwa zwischen 40 und 75 Jahren.
Fiir diese Altersgruppe reduziert sich das Risiko eines strahleninduzierten Ma-
lignoms um 56% (41 bis 65 Jahre) bis 81% (Altersgruppe > 65 Jahre) im Vergleich
zum Altersmedian [41].

4. Die oben angefiihrte Zahl fiir das Strahlenrisiko wurde an Personen erhoben, die
sehr hohen Strahlendosen (bis ~ 100Sv) ausgesetzt waren. Ob sich das Strahlenrisi-
ko durch einfache Extrapolation auch auf den Niedrig-Dosis-Bereich iibertragen
lasst, ist fraglich, da iiber die genauen Dosiswirkungsbeziehungen bei niedrigen Do-
sen (< 1 Sv) bislang nur wenig bekannt ist. Es wird heute davon ausgegangen, dass
es keinen Schwellenwert fiir die Induktion von Strahlenschiden gibt. Neuere strah-
lenbiologische Untersuchungen sprechen sogar dafiir, dass im Bereich niedriger Do-
sis (< 0,5 mSv) Zellschutzfaktoren aktiviert werden, welche die negativen Effekte
der Strahlung teilweise ausgleichen oder iiberkompensieren konnen [23].
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1.4.2 Einfluss der Aufnahmeparameter auf die Strahlendosis

Die Strahlendosis hiangt bei der Spiral-Computertomographie im wesentlichen von fol-
genden Aufnahmeparametern ab:

1.

Rohrenstrom-Zeit-Produkt (effektiver mAs-Wert)

Der effektive mAs-Wert ist proportional zu der innerhalb einer Schicht applizierten
Strahlendosis. Bei einer Reduktion des mAs-Wertes verringern sich Patientendosis
und Detektordosis in gleichem Mafe.

In Bild 21 sind die Strahlendosen (in mSv) fiir ein Thorax-CT bei unterschiedlichen
mAs-Werten dargestellt.
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Bild 21: Effektive Strahlendosis konventioneller Rontgenthoraxaufnahmen in 2 Ebenen (CXR) im

Vergleich zu der von Thorax-CTs (durchgefiihrt bei unterschiedlichen mAs-Werten)

2. Rohrenspannung

Eine Erhohung der Rohrenspannung von 120 auf 140 kV fiihrt bei unverdndertem
mAs-Wert zu einer Erhohung der effektiven Dosis um etwa 50%. Gleichzeitig
nimmt aufgrund der geringeren Absorption hoherenergetischer Strahlung die Detek-
tordosis um etwa 70% zu [65], sodass sich das Bildrauschen entsprechend reduziert.
Dieser Effekt ist umso stérker, je groBBer der Korperquerschnitt ist. Daher wird die
Rohrenspannung iiblicherweise bei Patienten mit groBerem Kdrpergewicht erhoht.

Schichtkollimation

Durch Verringerung der Schichtkollimation reduziert sich bei ansonsten gleichen
Parametern die auf den Detektor auftreffende Dosis, was wiederum zu einer Erho-
hung des Bildrauschens fiihrt. Bei gleichen Anforderungen an die Bildqualitét ist
daher eine entsprechende Erhdhung des mAs-Wertes erforderlich, wodurch sich die
Strahlendosis indirekt erhoht.
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2 MATERIAL UND METHODEN

2.1 Thoraxphantom mit simulierten Rundherden

Die Prizision, Reproduzierbarkeit und Strahlendosisabhidngigkeit der Volumetrie wurde
zundchst an einem anthropomorphen Thoraxphantom (Bild 22) mit simulierten Rund-
herden getestet. Gegeniiber Untersuchungen in vivo hatte die Messung am Phantom den
Vorteil, dass eine Mehrfachexposition des Patienten vermieden wurde, keine Bewe-
gungsartefakte auftraten, die Messung beliebig oft wiederholt und die Ergebnisse der
Volumetrie direkt am Phantom iiberpriift werden konnten.

Thoraxwand, Mediastinum und Wirbelsdule des Phantoms waren aus Kunststoff, das
Lungenparenchym wurde durch zerkleinerten Kork nachgebildet. Zur Simulation von
Rundherden wurden Kugeln und andere Formen aus Silikon bzw. Plastilin in den Kork
eingebettet (Bild 23).

Bild 22: Thoraxphantom, an dem die Genauigkeit und Reproduzierbarkeit der Volumetrie getestet
wurde. Das ,,Lungenparenchym* bestand aus zerkleinertem Kork (< 900 HE). Zur Simula-
tion von ,,Rundherden* wurden darin Kugeln und andere Formen aus Silikon bzw. Plastilin
unterschiedlicher GroBe eingebettet.
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k Wi

Bild 23: CT des Thoraxphantoms, in das Kugeln und andere Formen aus Silikon bzw. Plastilin
eingebettet wurden. Die Dichte der simulierten Rundherde lag im Bereich um etwa 35 HE.

Das Thoraxphantom hatte dhnliche Schwéichungswerte wie die menschliche Lunge. Die
Dichte der simulierten Rundherde betrug etwa 25 - 35 HE.

Die Kugeln aus Silikon waren nicht verformbar und hatten exakt sphirische Gestalt. Es
wurden Kugeln mit fiinf unterschiedlichen Durchmessern (3 mm, 4 mm, 5 mm, 7 mm
und 10 mm) eingebettet.

Aus jeweils gleichen Mengen Plastilin wurden isovolumetrische Kugeln, Wiirfel, El-
lipsoide und andere Strukturen unterschiedlicher Grofe geformt und in den Kork einge-
bettet (Herstellung isovolumetrischer Plastilinmengen — Kap. 2.1.1).

Die Kugeln aus Plastilin hatten nur anndhernd sphérische Gestalt. Beim Einbetten der
Plastilinformen wurde darauf geachtet, dass kein Druck ausgeiibt wurde. Aufgrund der
Verformbarkeit des Plastilins lie§ jedoch nicht verhindern, dass kleine Korkstiicke in
das Plastilin eingedriickt wurden.

Die Volumina der Plastilinformen stimmten in etwa mit denen der Silikonkugeln iiber-
ein. Es wurden jeweils mehrere Plastilinkugeln gleichen Volumens (Kugel A, B und C)
an verschiedenen Stellen des Phantoms eingebettet.
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2.1.1 Herstellung isovolumetrischer Plastilinmengen

Um die absolute Prazision der Volumetrie mit Hilfe der CT bestimmen zu kénnen, wur-
den Plastilinmengen mit jeweils gleichem Volumen (isovolumetrische Plastilinmengen)
hergestellt.

Zur Herstellung isovolumetrischer Plastilinmengen wurde das zylinderformige Loch
einer ca. 1 mm dicken Beilagscheibe mit Plastilin aufgefiillt und der Uberstand auf bei-
den Seiten mit einem scharfen Messer abgeschnitten. Der verbleibende Plastilinzylinder
wurde anschlieBend riickstandslos aus der Beilagscheibe herausgedriickt. Auf diese
Weise konnte eine beliebige Anzahl isovolumetrischer Plastilinzylinder reproduziert
werden (s. Bild 24).

Das Zylindervolumen berechnete sich aus dem Lochdurchmesser D und der Tiefe h der
Beilagscheiben (V=V4nxD?xh). D und h wurden mit Hilfe einer Schiebelehre (Genauig-
keit: £ 0,05 mm) vermessen. Aufgrund der begrenzten Messgenauigkeit der Schiebeleh-
re betrug der Messfehler der Volumenbestimmung etwa 2,7 - 3,7% (vgl. Tabelle 7).

Durch Wahl unterschiedlich groBBer Beilagscheiben wurden isovolumetrische Plastilin-
zylinder mit einem Volumen von 15,9 mm® , 33,2 mm® und 68,1 mm® hergestellt. Dies
entspricht jeweils etwa einer Volumenverdopplung.

Um groBere Volumina zu erhalten, wurden 3 bzw. 9 Plastilinzylinder mit einem Volu-
men von je 68,1 mm’ zu einem Gesamtvolumen von 204,3 mm’ (= 3 x 68,1 mm’) bzw.
612,8 mm’ (= 9 x 68,1 mm’) vermengt. Dadurch vergroBerte sich der absolute Volu-
menmessfehler um den Faktor 3 bzw. 9, der relative Messfehler blieb unveridndert.

Aus einem Teil der isovolumetrischen Plastilinzylinder wurden Kugeln mit anndhernd
sphérischer Form und einem Durchmesser von etwa 3, 4, 5, 7 und 10,5 mm geformt (bei
exakter Kugelform ergében sich die in Tabelle 7 angegebenen Durchmesser). Ein weite-
rer Teil wurde zu Wiirfeln, Ellipsoiden oder anderen geometrischen Strukturen ver-
formt.

Plastillin
«—2 5
:::I = 3 ¢
Bellagscheilbbe mit Loch- isovolumetrische Plastillinzylinder
durchmesser D und Tiefe h (V=m/4 D? x h)

Bild 24: Herstellung isovolumetrischer Plastilinzylinder



2.2 Reale pulmonale Rundherde 45

Tabelle 7: Durchmesser D, Tiefe h und daraus berechnetes Volumen V der Plastilinzylinder, sowie
der sich nach Verformung zu einer spharischen Form ergebende Kugeldurchmesser
(<). Die Volumina von 204,3 bzw. 612,8 mm? entstanden durch Vermengen von 3 bzw. 9
Plastilinzylindern zu jeweils 68,1mm°.

D (+ 0,05 mm) 4,5 mm 6,5 mm 8,5 mm 8,5 mm 8,5 mm

h (+ 0,05 mm) 1 mm 1 mm 1,2 mm 3x1,2mm 9x1,2mm
Volumen V (mm?) 159+0,8 332+22 681+3,7 2043+11 612,8+33
maximale Abweichung 3,7% 3,3% 2,7% 2,7% 2,7%
ergibt Kugel-& von 3,1 mm 4,0 mm 5,1 mm 7,3 mm 10,5 mm

2.1.2 Bestimmung der volumetrischen Reproduzierbarkeit

Um die Reproduzierbarkeit der Volumetrie zu bestimmen, wurden von dem Thorax-
phantom vier voneinander unabhédngige CT-Untersuchungen durchgefiihrt. Nach jeder
Untersuchung wurde das Thoraxphantom neu auf der Patientenliege positioniert und der
Bildausschnitt (FoV = field of view) in etwa dem Phantomquerdurchmesser (ca. 30 cm)
angepasst. Pro Untersuchung wurden drei Scans mit unterschiedlichen Strahlendosen
(Rohrenstrome: 120 mAs, 50 mAs, 20 mAs) durchgefiihrt. Ansonsten blieben alle Scan-
und Rekonstruktionsparameter unverandert.

Aus jeweils vier volumetrischen Messwerten wurden der Mittelwert sowie die relativen
Abweichungen vom Mittelwert berechnet. Als MaB} fiir die Reproduzierbarkeit wurde
die Standardabweichung der relativen volumetrischen Abweichung bestimmt. Um die
Stichprobengrofe zu erhohen wurden die Messergebnisse von drei an unterschiedlichen
Orten des Phantoms eingebetteten isovolumetrischen Kugeln (Kugel A, B und C) ge-
poolt und die Standardabweichung aus insgesamt 12 unabhidngigen Messwerten berech-
net.

2.2 Reale pulmonale Rundherde

Eine alleinige Evaluation der Volumetrie an Phantomen wére nicht ausreichend, da ei-
nerseits die Kontrastverhdltnisse der menschlichen Lunge im Vergleich zum Phantom
wesentlich komplexer, andererseits die Oberflachenstrukturen von Malignomen in der
Regel nicht gleichmdBig sind. Um die anatomischen Einfliisse auf die Volumetrie zu
berticksichtigen, wurden daher zusitzlich volumetrische Messungen an einem Patienten
mit realen pulmonalen Rundherden durchgefiihrt.

Die in dieser Arbeit volumetrierten Lungenrundherde stammen von einem 20-jéhrigen
Mann mit multiplen pulmonalen Metastasen eines Seminoms, bei dem vor geplanter
Chemotherapie ein Thorax-Nativ-CT durchgefiihrt wurde.

In dem Thorax-CT waren etwa 50-60 Lisionen mit einem Durchmesser von etwa 0,3
bis 3 cm und einer Vielfalt unterschiedlicher Morphologien erkennbar. Viele der Rund-
herde hatten Bezug zu Gefillen, der Pleura oder anderen Rundherden. Die Lisionen
waren in etwa gleichmifig auf beide Lungenfliigel verteilt. In Bild 25 ist eine MIP-
Rekonstruktion des Thorax-CTs dargestellt.
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Es wurden insgesamt 39 Rundherde volumetriert. Rundherde, die breitbasig mit der
thoraxwandstdndigen Pleura verbunden oder groBer als zwei Zentimeter waren, konnten
nicht volumetriert werden, da der zur Verfiigung stehende Softwareprototyp hierfiir
nicht ausgelegt war. Ebenfalls nicht volumetriert wurden Rundherde, die aufgrund von
Bewegungsartefakten ein stark verzerrtes Aussehen hatten.

Bild 25: MIP-Rekonstruktion des Thorax-CTs eines Patienten mit metastasiertem Seminom. Es
fanden sich etwa 50 - 60 Lungenrundherde mit einem mittleren Durchmesser zwischen 2
und 25 mm, von denen 39 volumetriert wurden.

2.3 Bestimmung des lokalen Rauschwertes

Aufgrund der inhomogenen Strahlenabsorption innerhalb der Lunge ist davon auszuge-
hen, dass die Prizision der Volumetrie nicht nur von der kumulativen Strahlendosis
(mAs-Wert), sondern auch vom Bildrauschen am Ort der Ladsion abhéngt.

Um die Variation des Bildrauschens innerhalb des untersuchten Thorax-CTs zu ermit-
teln, wurde jeder Lungenfliigel in mehrere Sektoren aufgeteilt: Entlang der Longitudina-
lachse wurde zwischen dem Lungenapex (kranial der Sternumoberkante), der Lungen-
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basis (kaudal der Zwerchfellobergrenze) und dem Bereich dazwischen unterschieden.
Innerhalb der Transversalebene wurde die Lunge in ein anteriores, mittleres und poste-
riores Drittel aufgeteilt, wobei sich das mittlere Drittel in einen zentralen und einen pe-
ripheren Sektor (Trennlinie etwa halber Lungenquerschnitt) untergliederte. Jede volu-
metrierte Lasion wurde anschlieend entsprechend ihrer Lokalisation einem dieser Sek-
toren zugeordnet.

Zur Bestimmung des Rauschwertes wurde an drei unterschiedlichen Orten innerhalb
eines Sektors die Standardabweichung der Pixeldichtewerte innerhalb eines ellipsoiden
ROIs (region of interest) gemessen und der Mittelwert aus jeweils drei Messwerten ge-
bildet. Die ROIs wurden mdoglichst in Bereiche homogener Dichte platziert, um zu ver-
hindern, dass die Rauschwertmessung durch gréfere anatomische Strukturen verfalscht
wird.

2.4 CT-Daten und Bildrekonstruktionsparameter

Sowohl die Phantom- als auch die In-Vivo-Untersuchungen wurden an einem SOMA-
TOM Plus 4 Volume Zoom Ganzkdrper-Computertomographen der Fa. Siemens durch-
gefiihrt. Es handelt sich hierbei um ein Mehrschicht-Spiral-CT, das mit einem Adaptive-
Array-Detektor (vgl. Bild 13 auf Seite 28) ausgestattet ist. Die Rotationszeit betrug bei
diesem Geritetyp 500 Millisekunden.

Alle CT-Untersuchungen wurden bei einer RShrenspannung von 120 keV sowie einer
Kollimation 4 x 1 mm durchgefiihrt. Als Referenz wurde ein R6hrenstrom von 120 mAs
gewdhlt. Die Strahlendosis fiir ein Thorax-CT betrigt bei 120 mAs damit ca. 3 mSv.
Das entspricht etwa der 15-fachen Strahlendosis einer Rontgenthoraxaufnahme in 2
Ebenen (vgl. Bild 21).

Die Dosisreduktion erfolgte bei den Phantomuntersuchungen durch Reduktion des R6h-
renstroms am CT-Gerit. Es wurden Rohrenstrome von 120 mAs, 50 mAs sowie 20 mAs
gewdhlt.

Fiir die In-Vivo-Untersuchung wurde die Strahlendosisreduktion durch Rohdatenver-
rauschung (— Kap. 2.5) simuliert, um eine Mehrfachexposition des Patienten zu ver-
meiden. Es wurden insgesamt acht verschiedene Réhrenstrome simuliert: 77, 61, 41, 36,
26, 18, 13 und 3 mAs.

Die Rekonstruktionsdicke betrug 1,25 mm bei einem Inkrement von 0,7 mm, sodass
tiberlappende Bilder rekonstruiert wurden. Der Bildausschnitt (FOV = field of view)
wurde in etwa dem Thoraxquerschnitt angepasst (FOV = 312 x 312 mm), sodass bei
einer Matrix von 512 x 512 Bildpunkten die Pixelgréfe 0,62 x 0,62 mm betrug. Die
Voxelgeometrie war somit anndhernd isotrop.

Fiir die Bildrekonstruktion wurde ein Standard-Faltungskern (Kernel B50f) gewihlt, der
einen guten Kompromiss aus Bildrauschen und Ortsaufldsung darstellt (vgl. Bild 15 auf
Seite 31).
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2.5 Simulation der Strahlendosisreduktion

Eine Mehrfachexposition des Patienten mit unterschiedlichen Strahlendosen wire medi-
zinisch nicht vertretbar und zu Studienzwecken ohne Einwilligung des Patienten und
Genehmigung durch die Ethikkommission auch nicht zulédssig gewesen. Daher wurde in
dieser Arbeit die Strahlendosisreduktion fiir die In-Vivo-Untersuchungen durch Verrau-
schung des CT-Rohdatensatzes (siche folgendes Kapitel) simuliert.

Die Simulation der Strahlendosisreduktion hatte neben der Dosiseinsparung den Vorteil,
dass der Einfluss der Strahlendosis auf die Volumetrie unabhdngig von aufnahmetech-
nisch bedingten Einflussfaktoren (z.B. nie exakt reproduzierbare Patientenpositionie-
rung, Atemtiefe) untersucht werden konnte.

2.5.1 Prinzip und Methodik der Rohdaten-Verrauschung

Das Prinzip der Rohdaten-Verrauschung beruht auf der Tatsache, dass das Bildrauschen
(messbar durch den Rauschwert ¢ — Kap. 1.3.2) mit abnehmender Strahlendosis (bzw.
abnehmendem mAs-Wert) gemil einer Wurzelfunktion zunimmt.

1

\NmAs

Durch rechnerisches Hinzufiigen von artifiziellem Rauschen ldsst sich das Bildrauschen

O oC

nachtréglich erhohen und so auf einfache Weise eine Strahlendosisreduktion simulieren.
Mathematisch formuliert bedeutet dies, dass sich der Rauschwert ¢ aus einem Aus-
gangswert 6, und einem artifiziellen Rauschwertanteil 6, zusammensetzt:

G =0)+0C .

Da das Bildrauschen auch durch den Rekonstruktionsalgorithmus beeinflusst wird, wur-
den nicht die rekonstruierten Bilddaten, sondern die gemessenen Schwichungswerte
(Rohdaten) verrauscht. Hierdurch wurde das physikalische Phdnomen des Quantenrau-
schens realititsgetreu simuliert, und der spezielle Einfluss des Rekonstruktionsalgo-
rithmus auf das Bildrauschen blieb erhalten.

Verrauschung Rekonstruktion
Original- Verrauschter
Rohdatensatz Rohdatensatz
Bilddatensatz

Bild 26: Methodik der Rohdatenverrauschung: Mit Hilfe eines Verrauschungsprogramms wird der
Rauschanteil des Originalrohdatensatzes erh6ht. Der modifizierte Rohdatensatz wird an-
schlieBend auf die gleiche Weise wie der Originalrohdatensatz rekonstruiert.
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Im Anschluss an die Verrauschung stand ein modifizierter Rohdatensatz zur Verfiigung,
der auf die gleiche Weise wie der Originalrohdatensatz zu einem Satz von Schichtbil-
dern rekonstruiert werden konnte (vgl. Bild 26).

Auf diese Weise konnten aus einem einzigen Originalrohdatensatz beliebig viele Roh-
datensitze mit unterschiedlichen simulierten Strahlendosen berechnet werden, ohne
dass eine erneute CT-Untersuchung notwendig war.

2.5.2 Normierung der Verrauschungssoftware

Zur Verrauschung der Rohdatensitze stand eine Software (Fa. Siemens Medical Sys-
tems, Forchheim) zur Verfligung, mit deren Hilfe den Rohdatensitzen artifizielles Rau-
schen hinzugefiigt werden konnte.

Nach dem Einlesen des Rohdatensatzes wurde jeder einzelne Schwichungswert mit
einem Zufallswert multipliziert, wobei die statistische Verteilung der Zufallswerte einer
GauB-Verteilung entsprach. Auf diese Weise wurde das Quantenrauschen simuliert.

Die Stirke der Verrauschung (Verrauschungsgrad) wurde in der Einheit des Rohren-
stromzeitproduktes (mAs-Wert) eingegeben. Aus der Differenz dieses Wertes und dem
mAs-Wert des unverrauschten Rohdatensatzes, berechnete das Verrauschungspro-
gramm die Hohe des artifiziellen Rauschanteils.

Um zu iiberpriifen, ob die eingegebenen mAs-Werte auch mit realen mAs-Werten iiber-
einstimmen, wurden die Rauschwerte simulierter CT-Bilder mit denen real gemessener
CT-Bilder verglichen.

Hierzu wurden von einem Wasserphantom zunichst zehn CT-Scans mit Rohrenstromen
von 160, 140, 120, 100, 75, 50, 40, 30, 20 und 13 mAs durchgefiihrt. Aus dem Rohda-
tensatz bei 160 mAs wurden mit Hilfe der Verrauschungssoftware insgesamt 12 ver-
rauschte Rohdatensétze erzeugt, wobei als Verrauschungsgrad die gleichen mAs-Werte
wie flur die Real-Messungen gewidhlt wurden. Dariiber hinaus wurden auch kleinere
mAs-Werte (1, 3 und 5 mAs) simuliert.

Aus den 10 unverrauschten und 13 verrauschten Rohdatensitze wurden Bilddatensitze
(4 5 Schichten) rekonstruiert (Rekonstruktionsparameter — Kap. 2.4). Aus jeweils der
mittleren von fiinf Schichten wurde als Mal} fiir den Rauschwert die Standardabwei-
chung der Dichtewerte innerhalb eines kreisformigen ROIs bestimmt (vgl. Bild 27),
wobei Position (konzentrisch) und Grofle des ROIs (J 16 cm) waren in allen Fillen
identisch waren.

In Bild 28 sind die gemessenen Rauschwerte in Abhéingigkeit des Rohrenstromes in
einer doppelt-logarithmischen Skala dargestellt.

Sowohl die realen als auch die simulierten Rauschwerte hingen vom mAs-Wert anné-
hernd gemél der zu erwartenden Wurzelfunktion (Gerade mit Steigung b ~ -0,5 im
doppeltlogarithmischen MalBstab) ab, wobei die maximale Abweichung voneinander
etwa 10 HE betrug.
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Plexiglas

Wasserphantom 160mAs Wasserphantom 13mAs

Bild 27: CTs des Wasserphantoms (& 20 cm), das zur Normierung der Verrauschungssoftware
verwendet wurde. Um den Rauschwert zu ermitteln, wurde die Standardabweichung in-
nerhalb eines kreisformigen ROIs (< 16 cm) berechnet.

1000 5

1 ® reale Rauschwerte (aus Original-Rohdaten)

1 A simulierte Rauschwerte (aus verrauschten Rohdaten)
=) A
T | :
b
+ 1 A
O Verrauschungsprogramm 1
= A
w 1004 -
- ] N
& 1 1 Ao

J g < AT

—
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.
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Bild 28: Vergleich realer (®) und simulierter (A) Rauschwerte, die am Wasserphantom gemessen
wurden. Sowohl reale als auch simulierte Rauschwerte hingen gemaR einer Wurzelfunkti-
on (Gerade mit Steigung ~ -0,5 im doppellogarithmischen MaRstab) voneinander ab.

Um die mAs-Skala der Verrauschungssoftware zu normieren, wurde sie in eine reale
mAs-Skala transformiert. Hierzu wurden die gemessenen Rauschwerte zunédchst jeweils
durch eine Fitfunktion o =a-(mds)’ +c in Anlehnung an den theoretischen

Rauschwert (vgl. Kap. 1.3.2) angendhert. Der Parameter c beriicksichtigte den Offset in
der mAs-Skalierung der verwendeten Verrauschungssoftware.
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Tabelle 8: Parameter a, b und ¢ der Né&herungsformel G = a-(mAS)b +C, mit der reale bzw.
simulierte Rauschwerte approximiert wurden.

a b c

unverrauscht (real) 3416 -047 O
verrauscht (simuliert) 3270 -0,52 6,3

Durch Gleichsetzen realer und simulierter Rauschwerte (G eqs = Osimuiier) KOnnte aus den
Fitparametern a, b und ¢ (vgl. Tabelle 8) folgende Gleichung zur Transformation der
eingegebenen mAs-Werte in reale (normierte) mAs-Werte berechnet werden:

mAs,  ~1,07-(mAs)""

norm

Bei den im Ergebnisteil dieser Arbeit angegebenen mAs-Werten handelt es sich aus-
schlieBlich um normierte Werte.

2.6 Volumetrie-Methode

Fiir die Volumetrie von Lungenrundherden im CT stand fiir diese Arbeit ein Software-
prototyp (LungCare) zur Verfiigung, der von der Fa. Siemens Medical Solutions, Forch-
heim entwickelt wurde.

LungCare ermoglichte wie eine gewdhnliche Bildbetrachtungssoftware das Einlesen
und Betrachten von CT-Bilddatensitzen. Zusitzlich waren spezielle Funktionen integ-
riert, die das Auffinden eines Rundherdes erleichterten, sein Volumen berechneten und
ihn anschliefend dreidimensional visualisierten. Zur Volumetrie kam eine semiautoma-
tische Segmentationsmethode mit Schwellenwertverfahren zur Anwendung.

2.6.1 Hilfsmittel zur Detektion eines Rundherdes

Zur Suche nach einem Rundherd standen zwei Fenster zur Verfiigung. In dem einen
Fenster konnte durch jede einzelne Schicht des Originaldatensatzes geblattert werden.
In einem zweiten Fenster konnten wahlweise MPR- oder MIP-Rekonstruktionen (s.
Kap. 1.2.7) betrachten werden, wobei sich die Schichtdicke (,,slice®) und die Schicht-
weite (,,step*), liber die rekonstruiert wurde, manuell konfigurieren lieen (Bild 29). Die
MPR- bzw. MIP-Ansichten hatten gegeniiber der Einzelschichtansicht den Vorteil, dass
sich kleine Lungenrundherde beim Durchblittern besser gegeniiber dem GefaBbaum
abgrenzten und dadurch leichter auffindbar waren. Zusétzlich lie8 sich auch die Fenste-
rung modifizieren und der interessierende Bereich mit Hilfe der Lupenfunktion vergro-
Bern.

Als Besonderheit wurde in LungCare® ein spezielles Hilfsmittel integriert, das die Un-
terscheidung nodulérer Strukturen (z.B. eines pulmonalen Rundherdes) von orthogonal
angeschnittenen tubuldren Strukturen (z.B. Gefdflen) erleichterte. Durch Anklicken der
verddchtigen Struktur mit der rechten Maustaste wurde ein kurzer Film innerhalb eines
kleinen quadratischen Bildausschnitts gestartet. Dabei rotierte — dhnlich einem Wasser-
rad - die Schnittebene aus der Horizontalebene heraus einmal vollstindig von 0° bis
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Bild 29: Screenshot der verwendeten Volumetriesoftware (Siemens LungCare, Prototyp). Zum
Auffinden kleiner pulmonaler Rundherde lieBen sich die eingelesenen CT-Bilder entweder
als Einzelschichten (linkes Fenster) oder als MIP- ( wahlweise auch MPR- ) Rekonstruktio-
nen (rechtes Fenster) betrachten.

360° um die Horizontale (engl.: ,,cardwheel-projection”). Der Betrachter konnte da-
durch einen Eindruck von der Ausdehnung der Struktur in der dritten Dimension ge-
winnen. Wihrend eine nodulédre Struktur wéhrend der Rotation in jeder Ebene gegen-
tiber der Umgebung abgrenzbar blieb, waren nicht-noduldre Strukturen daran zu erken-
nen, dass sie sich wihrend des Umlaufs bei longitudinalem Anschnitt verldngerten und
bei orthogradem Anschnitt wieder zusammenzogen.

2.6.2 Schwellenwertbasiertes Segmentationsverfahren

Zunichst wurde der zu volumetrierende Rundherd markiert, indem durch Anklicken
eines Bereichs innerhalb der Lision ein Startpunkt (engl. ,,seed-point*) gesetzt wurde.
Hierdurch wurde gleichzeitig ein sog. schwellenwertbasierter Segmentations-
Algorithmus gestartet, mit dessen Hilfe die Grenze zwischen Rundherd und Umgebung
festgelegt wurde.
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Bild 30: Bei der Segmentation wird das Grauwertbild in ein logisches Zweiwertbild umgewandelt.
Durch Definition eines Schwellenwertes fiir die Dichte wird die Grenze zwischen Rundherd
(Dichte > 400 HE) und seiner Umgebung (Dichte < 400 HE) festgelegt.

Durch die Segmentation wird der dreidimensionale Bilddatensatz in Bereiche (Segmen-
te) gleicher Merkmale aufteilt (man sagt auch: ,,segmentiert). Jeder Bildpunkt wird
einem von zwei Bereichen zugeordnet. Auf diese Weise wird das Grauwertbild in ein
logisches Zweiwertbild umgewandelt (vgl. Bild 30). Als Merkmal fiir die Segmentation
von Lungenrundherden wurde ein Dichte-Schwellenwert von — 400 HE festgelegt. Die-
ser Wert liegt auf der Dichtewertskala etwa in der Mitte zwischen der Dichte des Lun-

gengewebes (etwa — 900 HE) und der Dichte eines typischen intrapulmonalen Rundher-
des (ca. 100 HE).

Zunéchst wurd von der Software gepriift, ob der Dichtewert des Startpunktes iiber dem
Schwellenwert — 400 HU lag. War dies nicht der Fall oder wurde falschlicherweise eine
tubulédre Struktur, z.B. ein Gefdl3, angeklickt, meldete das Programm einen Fehler.

Ausgehend vom Startpunkt wurde zunéchst ein initiales kubisches Volumen (VOI =
volume of interest) von 3 cm x 3 cm x 3 cm definiert, das den Rundherd vollstindig
enthielt. Alle Strukturen, die sich innerhalb des Volumens befanden und keine direkte
Verbindung mit dem Rundherd hatten, wurden mit Hilfe einer mathematischen Operati-
on entfernt.

Aufgrund der limitierten Ausdehnung des initialen VOIs konnten Rundherde mit einer
Ausdehnung von mehr als 30 mm mit Hilfe des Software-Prototypen nicht volumetriert
werden. Dies traf z.B. auch fiir Rundherde mit breitbasiger Verbindung zur Thoraxwand
zu (Bild 31).

O Bild 31:

Probleme bei der Volumetrie ergaben sich bei Lisi-
onen, die nicht vollstandig von Lungenparenchym
umgeben waren, wie z.B. dieser breitbasig an der
Thoraxwand anliegende Rundherd. Solche Rund-
herde konnten mit Hilfe des Software-Prototypen
nicht volumetriert werden.
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2.6.3 Festlegung der Rundherdgrenzen

Ein besonderes Problem fiir die Volumetrie stellt die Festlegung der Grenze zwischen
Rundherd und seiner Umgebung dar. Dies trifft insbesondere fiir Rundherde zu, die
nicht allseits scharf begrenzt sind, sondern Verbindung zu stérenden Strukturen, wie
z.B. Gefillen haben.

Um solche Strukturen zu entfernen, lieen sich die Grenzen des VOIs in einer Axial-
und Koronarprojektion interaktiv modifizieren, sodass alle relevanten Anteile des
Rundherdes innerhalb, dagegen stérende Strukturen auBlerhalb des VOIs zu liegen ka-
men (Bild 32). Fiir die Volumenberechnung wurden nur Voxel innerhalb des VOIs be-
riicksichtigt.

Die Festlegung der Grenze zwischen relevanten und irrelevanten Strukturen konnte —
insbesondere bei schlechtem Kontrast — sehr willkiirlich sein. Fiir unscharf begrenzte
Lésionen ergaben sich hierdurch Volumenschwankungen von bis zu 25%.

Um den untersucherabhéngigen Einfluss auf die Volumetrie mdglichst zu minimieren,
wurde in dieser Arbeit so weit wie moglich auf die Modifikation der VOI-Grenzen ver-
zichtet.
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Bild 32: Interaktive Festlegung der Grenze zwischen Rundherd und Umgebung. Die Grenzen des
VOiIs lieRen sich in der Axial- und Koronarprojektion manuell verdndern. Hierdurch konn-
ten z.B. kleine angrenzende GefidRe entfernt werden. In die Volumenberechnung ging nur
der Bereich innerhalb des VOIs ein (Screenshot von Siemens LungCare, Prototyp).
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Bild 33: Interaktive Modifikation der Rundherdgrenzen durch den Untersucher. Im linken Bild wur-
de das Volumen ohne Interaktion durch den Untersucher berechnet. Ein kleines einspros-
sendes GefaR ging mit in die Volumenberechnung ein. Im rechten Bild wurde das GefaR
interaktiv entfernt. Dies hatte eine Volumenreduktion von etwa 25% zur Folge. Um den un-
tersucherbedingten Einfluss auf die Volumetrie moglichst klein zu halten, wurde in dieser
Arbeit weitgehend darauf verzichtet, die von der Volumetrie-Software vorgegebenen Gren-
zen zwischen Rundherd und Umgebung zu modifizieren.

Auch ohne die Interaktion durch den Untersucher gelang es der Software in den meisten
Fillen die Oberfldche des Rundherdes zu rekonstruieren und sein Volumen zu berech-
nen. Allerdings gingen dabei unter Umstdnden Strukturen, die offensichtlich nicht zum
Tumor gehorten (z.B. kleine einsprossende Gefdfle) teilweise mit in die Volumenbe-
rechnung ein (vgl. Bild 33).

2.6.4 Morphologischer Offnungsfilter

Um die Reproduzierbarkeit der Volumetrie zu verbessern, wurden vor der Berechnung
des Volumens mit Hilfe eines sog. morphologischen Offnungsfilters (MOF) Oberfli-
chenunregelmiBigkeiten sowie angrenzende Strukturen beseitigt.

Bei dem MOF handelt es sich um ein gédngiges Verfahren der digitalen Bildverarbei-
tung, das beispielsweise zur Kantenglattung zweidimensionaler Bilder eingesetzt wer-
den kann [33]. Das Prinzip des MOF wird in Bild 34 am Beispiel einer zweidimensiona-
len Matrix veranschaulicht.

Mit Hilfe eines mathematischen Operators wird zundchst von der Oberfliche der zu
glittenden Struktur eine Schicht definierter Dicke abgetragen (Erosion). Dabei werden
KonturunregelmaBigkeiten bzw. diinne angrenzende Strukturen mit beseitigt. Anschlie-
Bend wird die urspriingliche Grofe durch Hinzufiigen einer Oberfldchenschicht gleicher
Dicke wiederhergestellt (Dilatation).
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Bild 34: Morphologischer Offnungsfilter zur Glittung der Oberflichenkontur: Zunichst wird eine
Schicht (graue Pixel) der Struktur abgetragen (Erosion). Dadurch werden diinne Struktu-
ren an der Oberflache beseitigt. AnschlieBend wird wieder eine Schicht angefiigt und so
die urspriingliche GroBe der Struktur wiederhergestellt (Dilatation). Dieser Vorgang wird
solange wiederholt, bis der Rundherd eine kompakte Form annimmt.

Auf diese Weise wird die Oberfldche in einem Iterativverfahren so lange moduliert, bis
sie eine kompakte Struktur annimmt. Zur Messung des Kompaktheitsgrades wurde von
der verwendeten Volumetriesoftware der Kompaktheitsfaktor

CF — 67[ 0,5 XVXA7175

nach jedem Iterativschritt aus dem Volumen V und der Oberfliche A der Struktur neu
berechnet. Zum Beispiel betrdgt CF fiir eine Kugel 100%, fiir einen Wiirfel 47% und fiir
eine Flache 0%.

Das Iterativverfahren wurde beendet, sobald CF einen Wert von 52% iberschritt. Je
groBer das initiale Verhdltnis von Oberfldche zu Volumen war, desto grofler war die
Anzahl der Iterationsschritte und umso stiarker wurde die Oberflache geglittet.

2.6.5 Berechnung von Volumen, mittlerer Dichte und Abmessung

Die Volumenberechnung erfolgte durch numerische Integration iiber die rekonstruierte
Oberflache. Um eine moglichst hohe volumetrische Prézision zu ermdglichen, wurde
hierzu der dreidimensionale CT-Bilddatensatz in ein feineres Raster mit einer isotropen
Auflésung von 0,25 mm zerlegt und jedes Voxel mit einer Grof3e von 0,25 x 0,25 x 0,25
mm, das innerhalb der rekonstruierten Oberfldche lag, dem zu ermittelndem Volumen
zugerechnet. Das Ergebnis der Volumetrie wurde auf 0,1 mm’ gerundet ausgegeben.

Neben dem Volumen wurden auch die Koordinaten, die mittlere Dichte (incl. Standard-
abweichung), die Abmessungen in x-, y- und z-Richtung, sowie der maximale Durch-
messer der volumetrierten Struktur berechnet.

Zur Bestimmung der durchschnittlichen Dichte wurde der arithmetische Mittelwert aller
Dichtewerte, die innerhalb der rekonstruierten Oberfliche lagen, berechnet. Um eine
Verfilschung der Dichte durch Partialvolumeneffekte (s. Kap. 1.3.4) an den Randern zu
vermeiden, wurde von dem Volumen vor der Dichteberechnung rechnerisch eine ober-
flachliche Schicht mit der Dicke von 0,5 mm entfernt.
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Das berechnete Volumen wurde schlielich in drei orthogonalen Schattenprojektionen
dargestellt. In einer vierten Ansicht lie3 sich die berechnete Struktur in allen Raumrich-
tungen drehen und somit aus verschiedenen Blickwinkeln beobachten. Hierdurch erhielt
der Betrachter einen sehr plastischen Eindruck von der Oberflichenmorphologie.
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Bild 35: 3-D-Visualisierung eines mit Hilfe des Softwareprototypen (Siemens LungCare) volu-
metrierten pulmonalen Rundherdes

2.7 Begriffsdefinitionen

2.7.1 Definition der Volumetrierbarkeit

Da nur erkennbare Léisionen auch volumetriert werden konnten, wurde der Einfluss der
Rohrenstromreduktion auf die Erkennbarkeit der Lésionen in dem untersuchten Thorax-
CT untersucht. Die Erkennbarkeit ist ein sehr subjektives Mall und wurde bei den ver-
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rauschten CT-Bildern dadurch beeinflusst, dass die Position der Lisionen aus dem un-
verrauschten Original-CT bekannt war. Mit Hilfe der Volumetriesoftware konnte als
objektives Mal} fiir die Bildqualitit die Volumetrierbarkeit bestimmt werden, die fiir
sehr kleine Lasionen gut mit der Erkennbarkeit korrelierte.

Als volumetrierbar galt eine Lasion, wenn mit Hilfe der Volumetriesoftware ein Volu-
men der Lision berechnet werden konnte.

Als nicht volumetrierbar galt eine Lasion, wenn sie zwar optisch gerade noch als solche
vom Hintergrundrauschen zu unterscheiden war, die Volumetriesoftware jedoch auf-
grund zu groflen Bildrauschens keine zusammenhingende Grenzfldche zwischen Lésion
und Umgebung rekonstruieren und somit auch kein Volumen mehr berechnen konnte.
Die Software meldete in solchen Féllen einen Fehler.

2.7.2 Definition statistischer Groffen

Bei der statistischen Auswertung der Strahlendosisabhéngigkeit der Volumetrie wurde
davon ausgegangen, dass sich die Prizision der Volumetrie mit abnehmender Strahlen-
dosis (bzw. abnehmendem mAs-Wert) verringert. Das bei 120 mAs gemessene Volu-
men wurde daher als Referenzvolumen festgelegt.

Fiir die bei reduziertem mAs-Wert (kleiner als 120 mAs) gemessenen Volumina wurden
die metrische bzw. relative Abweichung vom Referenzvolumen (in mm® bzw. %), au-
Berdem die Absolutwerte der Abweichung berechnet und gemil der Bland-Altman-
Methode [7] die Grenzen 95%-iger Ubereinstimmung bestimmt.

Fiir Lasionen, die nicht volumetrierbar waren, konnte keine relative Abweichung be-
rechnet werden. In die Berechnung der statistischen GroBen gingen daher nur Messun-
gen ein, bei denen ein Volumen bestimmt wurde.

Die relativen Abweichungen konnten sowohl negative als auch positive Vorzeichen
(Volumen kleiner bzw. groBer als Referenzvolumen) haben. Fiir die Mittelwerte wurde
daher zwischen der mittleren absoluten Abweichung und der mittleren relativen Abwei-
chung unterschieden.

Als mittlere absolute Abweichung (+ SD) wurde der mittlere Absolutwert der relativen
Abweichung bezeichnet. Die Standardabweichung berechnete sich ebenfalls aus den
Absolutwerten.

Als mittlere relative Abweichung oder auch relativer Bias (+ SD) wurde der Mittelwert
der relativen Abweichung bezeichnet, der unter Vorzeichenberiicksichtigung berechnet
wurde.

Der metrische Bias wurde definiert als der Mittelwert der metrischen Abweichung (in
mm’ unter Beriicksichtigung des Vorzeichens).

Der metrische bzw. relative Bias waren ein MaB dafiir, um welchen Betrag (in mm’

bzw. in Prozent) sich das bei reduzierter Strahlendosis gemessene Volumen im Mittel
vom Referenzvolumen unterschied.



59

3

3.1

ERGEBNISSE

Phantomuntersuchungen

3.1.1 Genauigkeit der Volumetrie bei Standarddosis

3.1.1.1 Ubereinstimmung mit dem Sollvolumen

In Tabelle 9 sind die tatsdchlichen Volumina (= Sollvolumina) sowie die volumetri-
schen Messergebnisse von 15 in das Thoraxphantom eingebetteten Plastilinkugeln zu-
sammengestellt. Der Messfehler bei der Bestimmung des tatsdchlichen Volumens be-
trug etwa 3 - 5%. Jeweils drei der Plastilinkugeln (Kugel A, B und C) waren aus isovo-
lumetrischen Mengen Plastilin geformt worden. Jede der Kugeln wurde viermal hinter-
einander bei Standarddosis (Rohrenstrom 120 mAs) gescannt und volumetriert.

Die Abweichungen des CT-volumetrisch ermittelten Volumens vom Sollvolumen be-

trugen bis zu 35%. Fiir kleinere Kugeldurchmesser wurde das Volumen im Mittel zu
klein, fiir groere Kugeldurchmesser im Mittel zu gro3 bestimmt. Am geringsten war
der volumetrische Fehler bei einem Kugeldurchmesser von etwa 5,1 mm.

Tabelle 9: Genauigkeit der Volumetrie bei Standarddosis (R6hrenstrom von 120 mAs)

Kugel-& 3,1 mm 4,0 mm 5,1 mm 7,3 mm 10,5 mm
Soll-Volumen (mm?®) 159+0,8 | 332+22 | 68,1+3,7 | 204,3+11 | 612,8 + 33
Kugel-Nr. Scan-# volumetrisch ermitteltes Volumen (mm?)
Kugel A 1 13,0 26,8 69,2 2221 740,7
2 12,4 27,5 70,6 219,9 739,9
3 10,3 31,0 75,6 225,5 753,2
4 12,6 27,2 70,2 220,7 739,3
Mittelwert Kugel A 12,1 28,1 71,4 2221 743,3
Kugel B 1 13,5 32,3 75,1 199,5 716,1
2 11,1 32,6 69,1 204,6 721,8
3 14,5 27,2 68,8 198,3 707,8
4 14,1 28,8 73,0 197,7 718,0
Mittelwert Kugel B 13,3 30,2 71,5 200,0 715,9
Kugel C 1 14,3 34,3 66,8 224.5 708,6
2 16,5 29,7 60,1 226,6 703,4
3 13,7 32,2 68,9 222,9 715,1
4 13,6 34,5 69,2 226,2 709,9
Mittelwert Kugel C 14,5 32,7 66,3 225,1 709,3
Mittelwert (gesamt) 13,3 30,3 69,7 215,7 722,8
M, fbiwe chung ~16,4% | -8,6% +2,4% +56% | +17,9%
Standardabweichung +10,2% + 8,6% +5,9% +5,8% +2,7%
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Mit zunehmendem Durchmesser der Plastilinkugeln wurde tendenziell ein eher zu gro-
Bes als zu kleines Volumen gemessen.

Fiir die jeweils gleichgroBen, isovolumetrischen Kugeln (Kugel A, B und C), die an
verschiedenen Stellen des Phantoms eingebettet waren, variierte das mittlere Volumen
um bis zu bis zu 18 %.

3.1.1.2 Genauigkeit der Oberflichenrekonstruktion

In Bild 36 sind zwei Plastilinmodelle mit komplexer Form, die in das Thoraxphantom
eingebettet waren, zusammen mit den zugehdrigen Oberflichenrekonstruktionen abge-
bildet.

Die Konturen wurden relativ detailgetreu und metrisch korrekt rekonstruiert. Allerdings
fielen die Kanten etwas runder aus, als sie in Wirklichkeit waren.

An der Oberkante des rechten Plastilinmodells in Bild 36 ist eine kleine Ausstiilpung zu
erkennen. Diese entstand durch ein kleines Stiick Kork, das in die Oberflichenrekon-
struktion miteinging. Die an der Oberflachenrekonstruktion des rechten Plastilinmodells
erkennbaren parallel laufenden Stufen entstanden durch die Diskretisierung des Volu-
mensatzes bei der Schichtrekonstruktion. Solche Stufen traten vor allem bei schrig zur
Scanebene (x-y-Ebene) ausgerichteten Oberfldchen auf.
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Bild 36: Oberflachenrekonstruktionen von Strukturen mit komplexer Form
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3.1.2 Reproduzierbarkeit der Volumetrie

3.1.2.1 Abhingigkeit der Reproduzierbarkeit von der Grofie

Die Streuung der Messwerte war am grof3ten bei den kleinen Plastilinkugeln mit einem
Durchmesser von etwa 3 mm (Standardabweichung 9,3%) und nahm mit zunehmendem
Durchmesser ab (Standardabweichung 0,7% bei einem Durchmesser von 10,5 mm).
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Bild 37: Reproduzierbarkeit der volumetrischen Messung annahernd sphérischer Plastilinkugeln in
Abhéangigkeit der GroRe

3.1.2.2 Abhingigkeit der Reproduzierbarkeit von der Morphologie

AuBer der GroBe hatte auch die geometrische Form (Bild 38) der volumetrierten Struk-
turen Einfluss auf die Reproduzierbarkeit der Volumenmessung (vgl. Tabelle 10).

Am besten reproduzierbar waren die volumetrischen Messwerte der exakt spharischen
Silikonkugeln, etwas schlechter die der anndhernd sphérischen bzw. kubischen Plasti-
linkugeln. Am groBten war die Streuung der volumetrischen Messwerte bei den Plastil-
linformen mit ellipsoider Form.

Der relative Einfluss der Morphologie auf die Reproduzierbarkeit war umso stérker, je
grofBer das Volumen war.
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Bild 38: Oberflachenrekonstruktionen volumetrierter Strukturen mit unterschiedlichen geometri-
schen Formen

Tabelle 10: Reproduzierbarkeit der Volumetrie in Abhdngigkeit von Gestalt und GroRe der
volumetrierten Struktur

Standardabweichung (R6hrenstrom 120 mAs)

Volumen exakt spharisch annahernd spharisch kubisch ellipsoid
16 mm?> 6,60% 9,3% 8,2% 11,6%
33 mm® 3,86% 6,8% 5,4% 8,4%
68 mm® 1,37% 4,5% 2,6% 7,6%
204 mm® 0,78% 1,1% 2,6% 6,3%

613 mm?® 0,25% 0,7% 1,9% 2,4%
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3.1.2.3 Abhingigkeit der Reproduzierbarkeit von der Strahlendosis

Die Wahl der Strahlendosis hatte kaum Einfluss auf die volumetrische Reproduzierbar-
keit der Volumetrie anndhernd sphérischer Plastilinkugeln (vgl. Tabelle 11). Fiir sehr
kleine Volumina war die Variabilitit der volumetrischen Messwerte (Standardabwei-
chung der relativen Abweichungen) bei niedrigem Rohrenstrom sogar geringer als bei
hohem Rohrenstrom.

Tabelle 11: Reproduzierbarkeit der Volumetrie anndhernd spharischer Plastilinkugeln in Abhédngig-
keit vom Rohrenstrom

Standardabweichung der relativen Abweichung

Durchmesser 3,1 mm 4,0 mm 51 mm 7,3 mm 10,5 mm
Réhrenstrom 120 mAs 9,32% 6,84% 4,53% 1,08% 0,73%
Réhrenstrom 50 mAs 7,78% 7,58% 4,95% 0,89% 0,81%
Roéhrenstrom 20 mAs 7,38% 7,67% 5,01% 0,91% 0,75%

3.1.3 Prazision der Volumetrie bei reduzierter Strahlendosis

Es wurden jeweils 60 volumetrische Messwerte (4 Wiederholungsmessungen an 15
Plastilinkugeln) bei drei verschiedenen Strahlendosen (120 mAs, 50 mAs und 20 mAs)
bestimmt. In Bild 39 sind die bei reduziertem Réhrenstrom (50 mAs bzw. 20 mAs) ge-
messenen Volumina der Plastilinkugeln gegen die bei 120 mAs gemessenen Referenz-
volumina angetragen.

Bei 50 mAs betrug die mittlere absolute Abweichung des gemessenen Volumens vom
Referenzvolumen 2,3% =+ 3,3% (Minimum: 0%, Maximum: 15,9%), bei 20 mAs 5,3% =+
6,2% (Minimum: 0%, Maximum: 28,2%).

Die mittlere relative Abweichung vom Referenzvolumen betrug bei 50 mAs — 0,2%, bei

20 mAs + 0,5%.

Mit zunehmendem Durchmesser der Plastilinkugeln nahm die mittlere absolute Abwei-
chung (in %) ab, die mittlere metrische Abweichung (in mm®) vergréBerte sich (vgl.
Tabelle 13 und Tabelle 14).

Tabelle 12: Mittlere, maximale und minimale Abweichung der bei reduziertem Réhrenstrom gemes-
senen Volumina vom Referenzvolumen (= Volumen gemessen bei 120 mAs)

Roéhrenstrom 50 mAs 20 mAs

n 60 60

Mittlere absolute Abweichung vom Refe- 2,3% (£ 3,3%) 5,3% (£ 6,2%)
renzvolumen (£ SD)

Minimale / maximale absolute Abweichung 0,0% / 15,9% 0,0% / 28,2%
vom Referenzvolumen

Mittlere relative Abweichung vom - 0,2% (= 4,0%) +0,5% (£ 8,1%)

Referenzvolumen (+ SD)
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50 mAs vs. 120 mAs (Referenz)
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Bild 39: Volumen, metrische und relative Abweichung bei reduziertem Réhrenstrom (50 mAs bzw.

20 mAs) vs. Referenzvolumen (120 mAs)
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Tabelle 13: Mittlere metrische Abweichung vom Referenzvolumen in Abhéngigkeit der GroRe der
Plastilinkugeln

mittlere metrische Abweichung vom Referenzvolumen

Durchmesser und Volumen + Standardabweichung

(ungefahre Werte) 50 mAS 20 AS

3mm 16 mm?® 0,5+ 0,5mm?® 1,1 +0,9 mm®
4 mm 33 mm’ 1,1+1,5mm® 3,0+1,9mm®
5 mm 68 mm> 2,0+24mm° 4,2 + 3,4 mm°
7 mm 204 mm?® 1,8+ 1,6 mm® 2,3+2,0mm®
10 mm 613 mm® 3,5+39mm’ 6,4 +4,7 mm®

Tabelle 14: Mittlere absolute Abweichung vom Referenzvolumen in Abhangigkeit der GroRe der
Plastilinkugeln

. mittlere absolute Abweichung vom Referenzvolumen
Durchmesser (ungefahrer

+ Standardabweichung
Wert) 50 mAs 20 mAs
3mm 16 mm* 4,0% + 3,9% 8,6% +8,1%
4 mm 33 mm® 3,3% + 4,4% 10,0% + 6,3%
5mm 68 mm® 2,8% + 3,3% 58% +4,7%
7 mm 204 mm® 0,8% + 0,8% 1,1% +1,0%
10 mm 613 mm° 0,5% + 0,5% 0,9% +0,7%

3.1.4 Dosisempfindlichkeit der Volumetrie in Abhéingigkeit von der
Morphologie

Der Einfluss der Strahlendosisreduktion auf die Prézision (Dosisempfindlichkeit) der
Volumetrie hing auBler von der Gréfle auch von der geometrischen Form der volu-
metrierten Strukturen ab (Tabelle 15).

In der Regel war fiir Strukturen mit einer von der Kugelform abweichenden Gestalt der
volumetrische Messfehler (mittlere absolute Abweichung vom Referenzvolumen) bei
reduzierter Strahlendosis grofer als fiir exakt oder annidhernd sphérische Strukturen.

Bei Reduktion des Rohrenstroms nahm der volumetrische Messfehler in der Regel un-
abhingig von Form und Grof3e der Plastilinmodelle zu.

Tabelle 15: Dosisempfindlichkeit der Volumetrie in Abhdngigkeit von Form und GréfRe der Rund-
herde. Als MaR fiir die Dosisempfindlichkeit wurde die Standardabweichung des volu-
metrischen Messfehlers bestimmt.

mittlerer volumetrischer Fehler* bei 50 mAs (bzw. bei 20 mAs)

Volumen exakt spharisch annahernd spha-  kubisch ellipsoid

(n=20) risch (n=20) (n=20)

(n=60)

16 mm® 2,8% (3,4%) 4,0% (4,4%) 10,2% (13,5%) 10,3% (10,2%)
33 mm° 3,4% (4,4%) 3,3% (10,8%) 7,3% (8,7%) 9,4% (13,6%)
68 mm® 1,9% (3,9%) 2,8% (5,8%) 3,3% (5,4%) 8,1% (9,8%)
204 mm?® 0,6% (1,4%) 0,8% (1,1%) 0,5% (3,1%) 2,9% (7,7%)
613 mm® 0,5% (1,1%) 0,5% (0,9%) 1,0% (1,6%) 1,2% (3,4%)
alle 1,9 (2,7%) 2,3 % (5,3%) 4,8% (8,0%) 7,9% (11,3%)

*) Mittlere absolute Abweichung vom Referenzvolumen (Volumen bei 120 mAs)
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3.2 In-vivo-Untersuchungen

3.2.1 Charakteristika der volumetrierten Rundherde

Es wurden insgesamt 39 Rundherde in dem Thorax-CT des 20-jdhrigen Patienten mit
metastasiertem Seminom (Bild 25) volumetriert. Die Léasionen waren allseits von Lun-
genparenchym umgeben. Besonders die groBBeren Rundherde waren in etwa kugelfor-
mig, einige der kleineren Lisionen hatten dagegen auch stark von der sphérischen Ges-
talt abweichende Formen. Die meisten der volumetrierten Lasionen hatten Bezug zu
kleineren Lungengefaf3en.

3.2.1.1 Durchmesser der volumetrierten Rundherde

Der mittlere Durchmesser (Mittelwert der Ausdehnungen in x-, y- und z-Richtung) der
volumetrierten Rundherde variierte zwischen 2,8 und 13,4 mm (Median: 5 mm).

21 (54%) der volumetrierten Rundherde hatten einen Durchmesser < 5 mm, 15 (38%)
hatten einen Durchmesser von 5 — 10 mm und 3 (8%) waren groBer als 10 mm. Damit
entspricht die Verteilung in etwa der GroBenverteilung pulmonaler Rundherde, wie sie
im Rahmen bisheriger Screeningprogramme detektiert wurden [37].

Anzahl n

T T T T
T2 3 4 5 B 7T 8 8 10 11 12 13 14 15
mittlerer Durchmesser (mm)

Bild 40: Mittlerer Durchmesser der volumetrierten Rundherde

3.2.1.2 Mittlere Dichte der volumetrierten Rundherde

Die volumetrisch bestimmte mittlere Dichte (— Kap. 2.6) der Rundherde variierte zwi-
schen —151 HE und 45 HE (Median: -8,3 HE). Die Standardabweichung der Dichtewer-
te innerhalb der Rundherde betrug 30 — 90 HE. Dichtewerte < 50 HE wurden aus-
schlieBlich bei Rundherden mit einem Durchmesser < Smm gemessen.
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Aufgrund des Partialvolumeneffektes (— Kap. 1.3.4) war die volumetrische Dichtebe-
stimmung nur fiir groBe Rundherde geeignet. Bei kleinen Rundherden tragen weniger
Voxel zur Bestimmung der mittleren Dichte bei, weshalb mitsegmentierte Anteile von
umgebendem Gewebe niedriger Dichte stirker ins Gewicht fallen und zu einer Verrin-
gerung der mittleren Dichte fiihren.

Aufgrund der Ungenauigkeit der volumetrischen Dichtebestimmung bei kleinen Rund-
herden wurde die mittlere Dichte daher zusétzlich mit der {iblichen Methode (Ausmes-
sung eines zweidimensionalen ROIs in einer Schnittebene durch einen Rundherd und
Mittelwertbildung) tiberpriift. Mit dieser Methode ergaben sich etwas hohere Dichte-
werte (35 - 65 HE) als mit der volumetrischen Methode.

=39

Anzahl n

-140 -100 -a0 1] a0
mittlere Dichte (HE)

Bild 41: Mittlere Dichte der volumetrierten Rundherde

3.2.1.3 Lokalisation der volumetrierten Rundherde

Die 39 volumetrierten Rundherde waren relativ gleichmédBig iiber die gesamte Lunge
verteilt. 17 der volumetrierten Rundherde lagen im rechten, 22 im linken Lungenfliigel.
2 Rundherde lagen im Apexbereich, 1 Rundherd lag in der Lungenbasis (unterhalb des
Zwerchfellkuppel).

Um den Einfluss der Herdlokalisation auf die Rundherdvolumetrie beurteilen zu kon-
nen, wurden die Lésionen entsprechend ihrer Lage in der Transversalebene einem
ventralen, mittleren und dorsalen Lungendrittel zugeordnet (vgl. Bild 42).

13 Rundherde lagen im ventralen, 14 im mittleren und 12 im dorsalen Drittel der Lunge
(vgl. Bild 42). Von den 14 Rundherden im mittleren Lungendrittel lagen 2 zentral (peri-
hildr), der Rest peripher.
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3.2.2 Variation des Bildrauschens innerhalb der Lunge

3.2.2.1 Variation des Bildrauschens innerhalb der Transversalebene

Bild 42 zeigt einen Transversalebenenschnitt des untersuchten Thorax-CTs etwa 5 cm
oberhalb der Mamillenhohe. Das Bildrauschen war am grofiten im dorsalen Lungendrit-
tel (Mittlerer Rauschwert etwa 172 HE) und am geringsten im ventralen Lungendrittel
(Mittlerer Rauschwert etwa 126 HE). Im mittleren Drittel lag der mittlere Rauschwert
zentral bei etwa 230 HE, peripher bei etwa 140 HE. Insgesamt variierte der Rauschwert
innerhalb der Transversalebene um etwa 100 HE.

Im dorsalen Lungendrittel wurde die Strahlung vor allem durch die Wirbelsdule, die
Rippenbodgen, die beiden Scapulae sowie den dicken Weichteilmantel absorbiert. Hier-
durch entstanden die im Bild erkennbaren streifenférmigen Artefakte.

120mas

Bild 42: Transversalschnitt in etwa 5 cm oberhalb der Mamillenhéhe. Mit Hilfe von ROIs wurde das
Bildrauschen (Standardabweichung SD der Dichtewerte innerhalb der ROIs in HE) an ver-
schiedenen Stellen innerhalb der Lunge bestimmt. Im dorsalen Lungendrittel [Bereich lli]
war der Rauschwert am groBten. Hier trugen knécherne Strukturen (v.a. Wirbelsaule und
die beiden Scapulae[S]) zur Strahlabschwiachung (und somit Rauschanhebung) bei. Im
ventralen Drittel [Bereich I] war der Rauschwert am geringsten. Innerhalb des mittleren
Drittels [Bereich lI] nahm der Rauschwert aufgrund der groBeren Dichte anatomischer
Strukturen im perihilaren Bereich von zentral nach peripher ab.
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3.2.2.2 Variation des Bildrauschens entlang der Longitudinalachse

AuBer in der Transversalebene variierten die gemessenen Rauschwerte auch abhéngig
vom Messort entlang der Longitudinalachse.

Im Bereich des Lungenapex (Bild 43) wurden die hochsten Rauschwerte (ca. 250 HE)
gemessen. Hier trugen vor allem die zentral gelegene Wirbelsdule sowie der im Ver-
gleich zum Lungenquerschnitt verhéltnisméfBig dicke Weichteilmantel zur Strahlab-
schwiéchung bei. Die Rauschwerte im Bereich der Lungenbasis (Bild 44) entsprachen in
etwa denen in weiter kranial gelegenen Bereichen.

Unabhingig von der Position entlang der Longitudinalachse nahm der Rauschwert in
der Regel von dorsal nach ventral ab. In der gesamten Lunge variierte das Bildrauschen
um etwa 130 HE (Minimum: 120 HE, Maximum: 250 HE), was etwa einem Faktor 2
entspricht.

Bild 43:

Im Bereich des Apex war der
Rauschwert deutlich hoher als
in weiter kaudal gelegenen
Lungenabschnitten. Vor allem
die zentral gelegene Wirbel-
sdule sowie der im Vergleich
zum Lungenvolumen verhilt-
nismaBig dicke Weichteilman-
tel trugen zur Strahlabschwa-
chung bei.

Lungenapex

Bild 44:

Im Bereich der Lungenbasis
wurden bei diesem Patienten
etwa gleich groBe Rausch-
werte wie in weiter kranial
gelegenen Bereichen gemes-
sen. Die Rauschwerte nahmen
jedoch auch hier von posterior
nach anterior ab.

SD 120HE

N30 155HE 4

Lungenbasis
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3.2.3 Einfluss der Rohrenstromreduktion auf die Volumetrie

3.2.3.1 Erkennbarkeit und Volumetrierbarkeit der Lasionen

Bei 120 mAs (Referenzdosis) sowie oberhalb von 18 mAs (simulierte Dosis) waren alle
39 Lésionen subjektiv gut erkennbar und auch volumetrierbar (Definition der Volu-
metrierbarkeit s. Kap. 2.7.1).

Bei 13 mAs waren nur noch 35 (90%) der Rundherde volumetrierbar, wobei es sich bei
den 4 nicht volumetrierbaren Rundherden um kleine Lésionen (Durchmesser < 5 mm)
handelte.

Bei 3 mAs fiel die Anzahl volumetrierbarer Rundherde auf 26 (66%) ab. Vor allem die
Volumetrierbarkeit sehr kleiner, im dorsalen Drittel der Lunge gelegener Lisionen
nahm signifikant ab. Einige der kleinen Lisionen gingen bei 3 mAs fast vollstdndig im
Bildrauschen unter (vgl. Bild 46). Sie konnten nur anhand ihrer Koordinaten, die aus
den unverrauschten CT-Bildern bekannt waren, geortet werden.

Rundherde mit einem Durchmesser > 10 mm waren selbst bei 3 mAs in allen Bereichen
der Lunge gut erkennbar und volumetrierbar (vgl. Bild 47).

Mit abnehmendem Rdohrenstrom war es zunehmend héiufiger notwendig, die Grenzen
zwischen Rundherd und Umgebung interaktiv festzulegen (bei 120 mAs in 8 von 39
Féllen, bei 18 mAs in 13 von 39 Fillen und bei 3 mAs in 25 von 26 Fillen). Die von der
Software vorgeschlagenen Grenzen wurden jedoch nur in drei Féllen modifiziert, in
denen die vorgeschlagenen Grenzen offensichtlich nicht nur das Herdvolumen sondern
auch benachbarte Strukturen mit einschlossen.

Tabelle 16: Volumetrierbarkeit realer Rundherde fiir den unverrauschten CT-Datensatz (120mAs)
sowie fiir 8 verrauschte CT-Datenséatze (mit simulierter Strahlendosis)

mAs-Wert 120 77 61 41 36 26 18 13 3
relative simulierte Dosis 100% 64% 51% 34% 30% 22% 15% 1% 2,5%
relative Zunahme des Bild- -

rauschens 25% 41% 72% 82% 114% 157% 202% 557%

— —— —

Anzahl volumetrierbarer 39 35 26
Rundherde (insgesamt) (100%) (90%) (66%)
davon im ventralen Drittel 13 11 11
davon im mittleren Drittel 14 14 10
davon im dorsalen Drittel 12 10 5
davon mit & < 5mm 21 17 13
davon mit & 5-10mm 15 15 10

davon mit & > 10mm 3 3 3




3.2 In-vivo-Untersuchungen 71

3.2.3.2 Prizision der Oberflichenrekonstruktion

Zur Veranschaulichung, welchen Einfluss die R6hrenstromreduktion auf die Form der
rekonstruierten Oberfldche (und somit auch auf die Volumenberechnung) hat, sind auf
den folgenden Seiten einige Beispiele volumetrierter Lisionen abgebildet.

Die Auswirkung der Roéhrenstromreduktion auf die Oberflichenrekonstruktion einer
Lasion hing im wesentlichen von ihrer Morphologie, Grofle sowie von Lokalisation
innerhalb der Lunge ab.

Je kompakter die Morphologie der volumetrierten Struktur war, desto geringer war der
Einfluss der Rohrenstromreduktion auf die rekonstruierte Oberfldche.

Bei der in Bild 45 abgebildeten anndhernd sphdrischen Lision (Rundherdes Nr. 14 nach
Tabelle 17) konnte der Rohrenstrom bis auf 3 mAs reduziert werden, ohne dass dies
grofle Auswirkungen auf die Form der rekonstruierten Oberfldche hatte. Die Lasion war
in einem Bereich geringen lokalen Bildrauschens (ventrales Lungendrittel) gelegen.

Bei Rundherden, die in Bereichen hoheren lokalen Bildrauschens (z.B. Lungenbasis,
dorsales Lungendrittel) lagen, fiihrten bereits hohere Rohrenstrome zu deutlichen Ver-
anderungen der rekonstruierten Oberfldche.

Bild 46 zeigt einen kleinen Rundherd im Bereich der Lungenbasis. Dieser Rundherd
war bis zu einem Rohrenstrom von 18 mAs gut erkennbar und volumetrierbar. Aller-
dings war die bei 18 mAs rekonstruierte Oberfldche gegeniiber der bei 120 mAs rekon-
struierten Oberfldche stark verdndert. Bei 13 mAs konnte von der Struktur mit Hilfe der
zur Verfiigung stehenden Volumetriesoftware aufgrund des starken Bildrauschens keine
zusammenhdngende Oberflaiche mehr rekonstruiert werden, sodass der Rundherd auch
nicht mehr volumetrierbar war. Bei einem Réhrenstrom von 3 mAs ging der Rundherd
fast vollig im Rauschen unter.

Besonders deutlich war der Einfluss des Bildrauschens auf die rekonstruierte Oberfla-
che bei groBen Rundherden zu erkennen. Hier nahm die urspriinglich glatt begrenzte
Oberflache mit zunehmendem Bildrauschen eine geriffelte Struktur an (Bild 47).

Vor allem bei kleinen Rundherden mit starker Abweichung von der Kugelgestalt fiihrte
eine Reduktion des mAs-Wertes teilweise zu erheblichen Verdnderungen der rekon-
struierten Oberflache. Bild 48 zeigt eine kleine Lasion mit einer Grofle von etwa 4 x 5
mm aus dem ventralen Drittel der Lunge. Sie war gegeniiber einem angrenzenden Gefaf3
schwierig abzugrenzen. Die Oberfldchenrekonstruktion ldsst vermuten, dass es sich bei
der Lésion um ein kleines von Tumorgewebe ummanteltes Gefdll handelt. Moglicher-
weise wurde hier auch eine nicht-maligne Struktur volumetriert. Mit zunehmender R6h-
renstromreduktion schniirten sich peripher gelegene Anteile in Bereichen diinner Hélse
ab, sodass nur der noduldre Anteil {ibrig blieb.
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Ca. 4-5 mm groBer kompakter Rundherd (Nr. 14 nach Tabelle 17 auf Seite 77), der im ante-
rioren Lungendrittel gelegen war. Selbst bei 3 mAs war dieser Rundherd noch volu-
metrierbar. Die rekonstruierte Oberflaiche wurde durch die Réhrenstromreduktion kaum
verandert.

Bild 45:
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V=503mm’ Location: 193,49|Ima:397 Density: $9.1HU {Std-Dev: 46.1HU)
X-Dia:4.0mm Y-Dia:4.0mm Z-Dia:5.5mm Max-Dia:5.7mm

120mAs

y-axis [mm]

V = 39.9mm’ Location: 193,49|Ima: 397 Density: -9.9HU (Std-Dev: 113.6HU)
X-Dia:4.3mm ¥-Dia:4.8mm Z-Dia:5.5mm Max-Dia:5.7mm

18mAs

y-axis [mm]

Bild 46: Rundherd Nr. 17 (— Tabelle 17 auf Seite 77) im Bereich der Lungenbasis. Der Rundherd
war oberhalb einer Dosis von 18 mAs gut erkennbar und volumetrierbar. Bei 18 mAs war
die Form der rekonstruierten Oberflache stark verdndert. Bei 13 mAs konnte die Volu-
metriesoftware aufgrund des hohen Bildrauschens keine zusammenhéngende Oberflache
mehr rekonstruieren. Bei 3 mAs ging der Rundherd fast véllig im Rauschen unter.
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Bild 47 (vorherige Seite):

Rundherd Nr. 37 (— Tabelle 17 auf Seite 77) im dorsalen Bereich der Lunge mit einem Durchmesser
von etwa 1 cm. Mit zunehmendem Bildrauschen wurde die ansonsten glatt begrenzte Oberflache
immer unregelmaBiger, wobei sich das berechnete Volumen reduzierte. Die volumetrische Abwei-
chung vom Referenzvolumen (120 mAs) betrug bei dieser Struktur oberhalb von 13 mAs weniger
als 5%. Bei 3 mAs war das Volumen um 23% kleiner als das Referenzvolumen, obwohl sich die
Abmessungen kaum veranderten.

=gl [mim)
y-axis [mm]

13mﬂi,s UEHQAWE" ' Eﬁnﬂs V=34,3mm"3 |

g ] 4 G 0 2 4 [
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Bild 48: Diese kleine Struktur (Rundherd Nr. 19 — Tabelle 17) im ventralen Bereich der Lunge hatte
eine stark von der Kugelform abweichende Struktur. Méglicherweise handelte es sich
hierbei um ein kleines von Tumorgewebe ummanteltes GefaB. In die Oberflichenrekon-
struktion konnten daher nicht nur Tumor- sondern auch GefaBanteile mit einbezogen wor-
den sein. Bei hoherem Bildrauschen (niedrigem Réhrenstrom) schniirten sich peripher ge-
legener Anteile in Bereichen diinner Hélse ab, sodass nur der noduldre Anteil der Struktur
tibrig blieb. Durch die Abschniirung reduzierte sich das gemessene Volumen (bei 3 mAs
um 15% gegeniiber dem Referenzvolumen bei 120 mAs).
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3.2.3.3 Prizision der Volumetrie

In Tabelle 17 sind die bei einem Rohrenstrom von 120 mAs (Referenz) sowie die bei
acht simulierten Roéhrenstromen (77, 61, 41, 36, 26, 18, 13 und 3 mAs) gemessenen
Volumina der 39 volumetrierten Rundherde aus dem Thorax-CT des Patienten mit me-
tastasiertem Seminom aufgelistet. Das Referenzvolumen betrug im Mittel 1452 mm’
(Minimum: 12,2 mm’, Maximum: 929,0 mm3).

Oberhalb von 61 mAs betrug die absolute Abweichung des gemessenen Volumens vom
Referenzvolumen bei allen Messungen weniger als 10%. 95% der Messungen hatten
eine Abweichung < 5%.

Mit abnehmendem Rohrenstrom vergroferte sich die mittlere absolute Abweichung
vom Referenzvolumen, wobei die Streubreite der Messwerte zunahm (Bild 50).

Bei 18 mAs hatten 95% der Messwerte eine Abweichung < 10% (mittlere Abweichung
4,0% =+ 4,5%). Unterhalb von 13 mAs stieg die Haufigkeit von Ausreilern mit Abwei-
chungen tiber 10% deutlich an (Tabelle 20).

In Bild 49 sind die bei 18 mAs bzw. 3 mAs gemessenen Volumina gegen die entspre-
chenden Referenzvolumina angetragen.

Das bei reduziertem mAs-Wert gemessene Volumen war im Mittel kleiner als das Refe-
renzvolumen. Die mittlere metrische Differenz zum Referenzvolumen (metrischer Bias)
betrug bei 77 mAs — 0,5 mm® (95%-Konfidenzintervall: —1,3 mm’ bis 0,26 mm"®) und
vergroBerte sich mit abnehmendem Réhrenstrom stetig bis auf — 52,6 mm® (95%-
Konfidenzintervall: — 96,8 mm’ bis — 8,4 mm’) bei 3 mAs. Entsprechend vergroBerte
sich auch die mittlere relative Abweichung (relativer Bias) von —0,3% bei 77 mAs bis
auf —22,3% bei 3 mAs. Die bei 3 mAs gemessenen Volumina (n=26) waren alle klei-
ner als das Referenzvolumen (vgl. Bild 49).
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Bild 49: Volumen bei reduziertem Réhrenstrom vs. Referenzvolumen
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Tabelle 17: Zusammenfassung der volumetrischen Messwerte von 39 Rundherden bei neun ver-
schiedenen mAs-Werten (Referenz 120 mAs sowie acht simulierte R6hrenstrome)

Nr Grolke Volumen (mm3) gemessen bei Réhrenstrom von
*| (mm) 120 mAs 77 mAs 61 mAs 41 mAs 36 mAs 26 mAs 18 mAs 13 mAs 3 mAs

1 2,7 12,2 12,3 12,4 11,8 12,0 11,5 11,8 12,0 10,7
2 2,7 14,9 15,1 14,7 15,2 14,7 14,0 14,6 %) %)

3 29 14,1 14,0 14,1 14,1 14,0 13,7 13,7 14,4 12,7
4 29 18,4 18,9 19,0 18,9 18,2 18,5 18,0 18,7 16,9
5 3,2 20,8 20,1 20,1 20,4 20,2 20,1 22,0 17,4 13,3
6 3,3 20,6 20,9 20,6 19,6 20,3 17,4 18,9 %) %)

7 3,3 24,2 23,4 247 23,4 21,6 23,7 247 18,7 12,6
8 3.4 21,7 21,5 21,3 21,6 221 20,8 19,4 20,0 %)

9 3,4 23,1 22,8 22,5 22,5 21,1 21,2 21,0 18,8 %)
10| 3,6 27,4 27,6 27,4 26,8 26,7 26,5 27,3 26,7 25,2
1| 3,6 29,5 29,9 28,6 28,8 28,7 27,0 28,8 %) %)
12| 3,9 32,6 32,2 33,5 31,0 32,5 30,6 31,1 30,5 22,8
13| 4,0 36,8 36,0 36,0 36,7 36,4 36,0 34,5 33,2 %)
14| 44 47,9 47,7 48,0 47,3 48,1 48,2 46,3 47,3 43,2
15| 4,5 50,0 50,3 49,9 49,7 50,1 49,6 48,2 48,5 37,5
16 | 4,5 50,3 50,0 50,3 49,7 50,0 50,1 50,3 48,8 43,7
17| 45 50,3 48,9 47,6 49,6 48,3 47,0 39,9 %] %)
18 | 4,6 58,3 58,0 57,0 57,6 57,7 57,6 55,6 55,8 10,5
19| 4,7 40,3 43,0 43,1 421 42,2 445 41,8 39,4 34,3
20| 49 72,9 72,3 72,7 72,4 70,7 72,1 71,2 70,4 58,7
211 49 711 70,0 69,0 68,6 69,5 67,8 65,7 68,5 %)
22 | 51 64,5 63,5 63,7 66,0 61,9 59,4 60,4 56,1 %)
23| 54 89,0 88,5 88,6 89,7 87,8 86,4 87,5 83,9 68,6
24| 55 83,2 82,6 82,3 82,3 78,6 81,0 75,4 73,1 %)
25| 5,6 49,3 48,3 47,7 443 45,5 46,7 48,2 41,3 %)
26| 6,0 94,1 98,4 97,8 95,6 102,0 | 101,8 97,5 94,2 74,5
27| 65 137,0 | 1371 | 137,5 | 136,5 | 135,7 | 1356 | 133,5 | 136,9 | 126,7
28| 6,7 120,2 | 1189 | 117,8 | 118,7 | 119,5 | 117,9 | 1158 | 113,0 %)
29| 6,8 150,9 | 150,7 | 150,0 | 149,3 | 148,0 | 148,7 | 148,8 | 1459 | 129,0
30| 6,9 146,0 | 143,6 | 1442 | 1442 | 1424 | 138,8 | 140,9 | 1324 | 104,3
31| 7,3 198,9 | 192,5 | 199,8 | 194,0 | 211,9 | 1944 | 196,7 | 203,6 %)
32| 7,6 179,1 179,1 | 179,3 | 179,6 | 178,0 | 1746 | 1741 | 174,5 | 158,9
33| 7,8 203,5 | 202,4 | 201,1 | 200,0 | 200,7 | 201,6 | 199,7 | 114,0 | 174,6
34| 89 3418 | 3411 | 341,8 | 339,6 | 339,9 | 338,9 | 336,2 | 337,5 | 312,7
35| 95 423,0 | 431,1 | 4291 | 426,8 | 428,7 | 4243 | 425,6 | 420,6 | 361,0
36| 97 422,2 | 421,0 | 4196 | 417,0 | 416,7 | 4153 | 408,1 | 403,0 | 321,3
37| 10,2 | 531,1 | 529,6 | 528,8 | 527,7 | 525,1 | 523,5 | 514,9 | 510,5 | 409,6
38| 12,2 | 762,6 | 756,2 | 759,0 | 756,4 | 753,7 | 758,5 | 7554 | 743,2 | 234,0
39| 12,6 | 929,0 | 923,3 | 918,7 | 931,2 | 9184 | 930,6 | 9151 | 549,0 | 695,0

@ = Rundherd nicht volumetrierbar (Definition der Volumetrierbarkeit — Kap. 2.7.1)
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Haufigkeit

77 mAs (25% mehr Bildrauschen,
64% relative Dosis)

Mittelwert: -0,3 %
STD-Abw.: 2,0 %

-45 -40 -35 -30 -26 -20 15 -10 -5 O 5 10 15 20 25

61 mAs (41% mehr Bildrauschen,
51% relative Dosis)

Mittelwert: -0,4 %
STD-Abw.: 2,2 %

-45 -40 -35 -30 -26 -20 15 -10 -5 O 5 10 15 20 25

Mittelwert: -1,4 %
STD-Abw.: 3,4 %

36 mAs (82% mehr Bildrauschen,
30% relative Dosis)

-45 -40 -35 -30 -26 -20 15 -10 -5 O 5 10 15 20 25

26 mAs (114% mehr Bildrauschen, Mittelwert: -2,6 %
22% relative Dosis) STD-Abw.: 4,2 %

-45 -40 -35 -30 -26 -20 15 -10 -5 O 5 10 15 20 25

18 mAs (157% mehr Bildrauschen, Mittelwert: -3,2 %
15% relative Dosis) STD-Abw.: 4,5 %

-45 -40 -35 -30 -26 -20 15 -10 -5 O 5 10 15 20 25

13 mAs (202% mehr Bildrauschen, Mittelwert: -6,7 %
11% relative Dosis) STD-Abw.: 11,8 %

-45 -40 -35 -30 -26 -20 15 -10 -5 O 5 10 15 20 25

relativer Volumetriefehler (in %)

Bild 50: Haufigkeitsverteilung des relativen Volumetriefehlers (relative Abweichung vom Referenz-

volumen) bei unterschiedlichen mAs-Werten
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Bild 51: Metrische und relative Abweichung der Messwerte vom Referenzvolumen bei einem Roéh-
renstrom von 18 mAs. Das bei 18 mAs gemessene Volumen war im Mittel um 3,2% kleiner
als das bei 120 mAs gemessene Volumen (relativer Bias: -3,2%).

In Bild 51 sind die metrischen und relativen Abweichungen, die bei einem Rohrenstrom
von 18 mAs gemessen wurden, gegen das Referenzvolumen angetragen. Mit einge-
zeichnet wurden auch die obere und untere Grenze des Bereichs, innerhalb dessen
statistisch 95% der Messwerte liegen (Bias = doppelte Standardabweichung). Ausreifler
mit besonders groBer metrischer Abweichung traten vor allem bei grolen Volumina auf,
Ausreifler mit besonders grof3er relativer Abweichung waren dagegen haufiger bei klei-
nen Volumina.

In Tabelle 18 ist das bei den jeweiligen Rohrenstromen gemessene mittlere Volumen
aufgelistet. In Tabelle 19 wurden die aus den relativen Abweichungen vom Referenzvo-
lumen berechneten statistischen GroBen zusammengestellt. In Tabelle 20 wurde der



80 Ergebnisse

Anteil der Messungen mit einem maximalen Volumetriefehler von 5%, 10%, 15%,
20%, 25% bzw. 50% berechnet.

Tabelle 18: Mittleres Volumen (incl. Standardabweichung, Minimal- und Maximalwert) bei 120 mAs
(Referenz) sowie acht simulierten mAs-Werten

mAs-Wert 120 mAs 77 mAs 61 mAs 41 mAs 36 mAs 26 mAs 18 mAs 13 mAs 3 mAs
n 39 39 39 39 39 39 39 35 26
Mittelwert in mm?® 1452 144,7 1446 1443 1441 143,5 1420 140,6 1351
Standardabw. 207,2 206,3 206,0 206,8 2055 206,7 2044 1785 1654
Minimum 12,2 12,3 12,4 11,8 12,0 11,5 11,8 12,0 10,5
Maximum 929,0 923,3 918,7 9312 9184 930,6 9151 743,2 695,0

Tabelle 19: Zusammenfassung einiger statistischer GroBen aus den volumetrischen Messungen an
39 Rundherden bei reduzierter Strahlendosis (simulierte mAs-Werte)

Roéhrenstrom 77 mAs 61 mAs 41 mAs 36 mAs 26 mAs 18 mAs 13 mAs 3 mAs
Mittlere absolute Ab- 4 4o, 160,  1.9% 26% 36% 40% 85% 23.1%
weichung

+SD £2,0% *22% 224% +3,4% +42% +45% 10,6% 18,3%

Mittlere relative Abwei-
chung in mm®

Mittlere relative Abwei-
chung in % (rel. Bias)

-0,5 -0,6 -0,9 -1.1 -1,7 -3,2 -179  -52,6

-03% -04% -11% -14% -26% -32% -76% -23,1%

+SD +2,0% +22% +2,4% +3,4% +4,2% +45% +10,6% +18,3%
Maximum +6,7% +6,9% +4,5% +8,4% +10,4% +58% +2,4% -7,5%
Minimum -3,4% -54% -101% -10,7% -155% -20,7% -44,0% -82,0%
95%-Intervall*) (rel.

Bias + 2 SD)

obere Grenze +3,7% +4,0% +3,7% +55% +59% +58% +13,5% +13,6%
untere Grenze -42% -49% -6,0% -82% -11,1% -12,2% -28,7% -59,8%

*) Bereich, innerhalb dessen statistisch 95% der Messwerte liegen

Tabelle 20: Anteil von Messungen mit einer absoluten Abweichung vom Referenzvolumen A V/Vges
< x%

Rohrenstrom 77 mAs 61 mAs 41 mAs 36 mAs 26 mAs 18 mAs 13 mAs 3 mAs

volumetrierbare Lasio-
nen

davon Abweichung
vom Referenzvolumen:

39 39 39 39 39 39 35 26

A VIVRet < 5% 97% 95% 97% 85% 72% 77% 58% 0%
A VINget < 10% 100% 100% 97% 97% 95% 95% 75% 23%
A VIVget < 15% 100% 100% 100% 100%  97% 97% 81% 50%
A VIVRet < 20% 100% 100% 100% 100% 100%  97% 89% 54%
A VINget < 25% 100% 100% 100% 100% 100% 100%  92% 69%

A VIVget < 50% 100% 100% 100% 100% 100% 100% 100%  92%
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Bild 52: Maximale, minimale und mittlere relative Abweichung vom Referenzvolumen in Abhéngig-
keit des Rohrenstromes. Mit abnehmendem Roéhrenstrom reduzierte sich im Mittel das
gemessene Volumen (negativer Bias). Um den Trend zu veranschaulichen wurden Néhe-
rungskurven hinzugefiigt. Der Minimalwert bei 0 mAs wurde dazu gleich —100% gesetzt, da
bei unendlich kleinem Réhrenstrom iiberhaupt kein Volumen mehr messbar ist.

In Bild 52 sind Maximal-, Minimal- und Mittelwert (relativer Bias) sowie die doppelte
Standardabweichung der relativen Abweichung vom Referenzvolumen gegen den Roh-
renstrom angetragen. Die doppelte Standardabweichung markiert den Bereich, in dem
statistisch 95% der Messwerte liegen.

Um den Trend zu veranschaulichen, wurden Néherungsfunktionen hinzugefiigt. Der
minimale relative Volumetriefehler bei 0 mAs wurde dazu gleich —100% gesetzt, da im
Grenzfall eines unendlich kleinen Réhrenstroms (applizierte Strahlendosis — 0) iiber-
haupt kein Volumen (V = 0) mehr gemessen werden kann.

3.2.3.4 Abhingigkeit von der Herdgrof3e

In Tabelle 21 und Tabelle 22 sind die mittlere absolute Abweichung vom Referenzvo-
lumen und die mittlere relative Abweichung (relativer Bias) in Abhédngigkeit des Roh-
renstromes fiir drei verschiedene HerdgréBen (< 5 mm, 5 — 10 mm und > 10 mm) aufge-
listet.

Die mittlere absolute Abweichung nahm bei gleichem Roéhrenstrom in der Regel mit
zunehmender GroBe der Lisionen ab. Fiir Rundherde > 10 mm kam es erst unterhalb
von 13 mAs zu einer deutlichen Zunahme der mittleren absoluten Abweichung. Auch
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der relative Bias nahm in der Regel mit zunehmender GrofBe der Lésionen betragsméfig

ab.

Eine Rohrenstromreduktion von 18 mAs auf 13 mAs fiihrte vor allem bei den grof3en
Liasionen zu einer deutlichen Zunahme der volumetrischen Abweichung.

Tabelle 21: Mittlere absolute Abweichung vom Referenzvolumen in Abhédngigkeit der HerdgroRe

Mittlere absolute Abweichung vom Referenzvolumen (+ SD)

Roéhrenstrom <5 mm (n=21) 5—-10 mm (n=15) >10mm (n=3)
120 mAs

77 mAs 1,7% (£1,5%) 1,2% (= 1,3%) 0,6% (= 0,3%)

61 mAs 2,0% (+1,8%) 1,2% (= 1,1%) 0,7% (= 0,4%)

41 mAs 2,2% (+1,5%) 1,8% (+ 2,4%) 0,6% (= 0,3%)
36 mAs 2,5% (+2,7%) 3,0% (£ 2,7%) 1,1% (= 0,0%)
26 mAs 4,5% (+3,9%) 3,0% (= 2,5%) 0,7% (+ 0,6%)

18 mAs 5,0% (+4,5%) 3,0% (£ 2,2%) 1,8% (+ 1,1%)
13 mAs 6,5% (+ 6,6%) 8,1% (= 11,1%) 15,8% (= 21,8%)
3 mAs 24,4% (£21,2%) 16,7% (+ 7,0%) 39,1% (£ 26,2%)

Tabelle 22: Mittlere relative Abweichung vom Referenzvolumen (relativer Bias) in Abhédngigkeit der
HerdgroRe

Mittlere relative Abweichung vom Referenzvolumen (+ SD)

Réhrenstrom <5 mm (n=21) 5—-10 mm (n=15) >10 mm (n=3)
77 mAs -0,2% (£ 2,3%) -0,4% (£ 1,8%) -0,6% (£ 0,3%)
61 mAs -0,4% (£ 2,7%) -0,4% (£ 1,6%) -0,7% (£ 0,4%)
41 mAs -1,3% (£ 2,3%) -1,0% (£ 2,8%) -0,4% (£ 0,6%)
36 mAs -1,9% (£ 3,2%) -0,8% (£ 4,0%) -1,1% (£ 0,0%)
26 mAs -3,4% (£ 4,9%) -1,9% (£ 3,5%) -0,6% (£ 0,8%)
18 mAs -3,9% (£ 5,6%) -2,5% (£ 2,9%) -1,8% (£ 1,1%)
13 mAs -6,1% (£ 7,0%) -7,8% (= 11,4%) -15,8% (+ 21,8%)
3 mAs -24,4% (£ 21,2%) -16,7% (£ 7,0%) -39,1% (+ 26,2%)

3.2.3.5 Abhingigkeit von der Lokalisation der Lasionen

In Tabelle 23 ist die mittlere absolute Abweichung vom Referenzvolumen in Abhéngig-
keit des Rohrenstromes fiir Rundherde im dorsalen, mittleren und ventralen Lungendrit-
tel (vgl. Bild 42) zusammengestellt.

Im dorsalen Lungendrittel waren die Abweichungen im Durchschnitt grofer als im {ib-
rigen Bereich der Lunge. Im ventralen und mittleren Lungendrittel waren die Abwei-
chungen in etwa vergleichbar. Mit abnehmendem Rohrenstrom vergroerte sich in der
Regel die mittlere relative Abweichung in allen drei Bereichen.

Der relative Bias (Tabelle 24) hatte im dorsalen Drittel negativere Wert als in den iibri-
gen Bereichen. In diesem Bereich wurde bei reduziertem Rohrenstrom also hdufiger ein
Volumen gemessen, das kleiner als das Referenzvolumen war.

Bei Rundherden, die im dorsalen Lungendrittel gelegen waren, war der kritische Roh-
renstrom, bei dem die volumetrische Abweichung vom Referenzvolumen erstmals 10%
iiberschritt, am groBten. In Bild 53 sind zwei Rundherde abgebildet, die im dorsalen
Lungendrittel gelegen waren. Der kritische Réhrenstrom betrug bei der linken Lésion
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36 mAs, bei der rechten Lésion 41 mAs. Die linke Lésion hatte einen mittleren Durch-
messer von etwa 4 mm und war relativ glatt begrenzt. Die rechte Lésion hatte eine Gro-
e von etwa 6 mm und war relativ unscharf begrenzt.

Tabelle 23: Mittlere absolute Abweichung vom Referenzvolumen in Abhédngigkeit der Herdlokalisa-
tion

Mittlere absolute Abweichung vom Referenzvolumen (+ Standardabweichung)
Roéhrenstrom  ventrales Drittel (n=13)  mittleres Drittel (n=14) dorsales Drittel (12)

77 mAs 1,5% (+1,8%) 1,1% (£1,1%) 1,7% (£1,2%)
61 mAs 1,9% (£2,2%) 1,1% (+1,0%) 1,9% (+1,3%)
41 mAs 1,8% (+1,5%) 1,2% (£0,9%) 2,9% (+2,6%)
36 mAs 1,6% (+1,4%) 1,7% (+1,6%) 4,7% (+£3,4%)
26 mAs 3,0% (+3,2%) 2,1% (+1,6%) 6,0% (+3,9%)
18 mAs 4,3% (+5,0%) 3,0% (£2,9%) 4,9% (+3,0%)
13 mAs 8,5% (+13,1%) 7,0% (+10,7%) 10,5% (£7,3%)
3 mAs 27,9% (+24,8%) 15,1% (+£8,9%) 28,6% (+11,2%)

Tabelle 24: Mittlere relative Abweichung vom Referenzvolumen (relativer Bias) in Abhangigkeit der
Herdlokalisation

Mittlere relative Abweichung vom Referenzvolumen (Relativer Bias)
(+ Standardabweichung)
Roéhrenstrom  ventrales Drittel (n=13)  mittleres Drittel (n

=14) dorsales Drittel (12)

(n

77 mAs +0,2% (£ 2,3%) ~0,6% (+ 1,5%) ~0,5% (+2,1%)
61 mAs +0,1% (£ 2,9%) ~0,5% (+ 1,4%) ~0,9% (+2,1%)
41 mAs —0,4% (+ 2,3%) ~1,0% (+ 1,2%) ~2,1% (£ 3,3%)
36 mAs ~0,8% (+ 2,0%) ~0,3% (+ 2,4%) —3,3% (+4,9%)
26 mAs ~1,2% (+ 4,3%) ~2,0% (+1,7%) —4,7% (£ 5,6%)
18 mAs —3,7% (+ 5,5%) ~2,1% (+ 3,6%) —4,0% (+4,2%)
13 mAs ~6,2% (+ 12,8%) ~6,7% (+ 10,9%) ~10,5% (+ 7,3%)
3 mAs — 27,9% (+ 24,8%) —15,1% (+ 8,9%) —28,6% (+ 11,2%)

y-gis (mm)
v

Bild 53 Zwe| Lasmnen (Ilnks Nr 7, rechts Nr. 25 nach Tabelle 17 auf Seite 77), bei denen bereits
eine Reduktion des Réhrenstromes auf 36 mAs bzw. 41 mAs zu einer volumetrischen Ab-
weichung von mehr als 10% fiihrte. Beide befanden sich im posterioren Lungendrittel, wo
das Bildrauschen groBer als in den iibrigen Bereichen war.
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4 DISKUSSION

Die friihzeitige Erkennung malignititsverddchtigen Wachstums kleiner pulmonaler
Rundherde im Niedrig-Dosis-CT setzt eine hohe Prézision volumetrischer Messungen
voraus. Es war das Ziel dieser Arbeit, den Einfluss der Strahlendosis auf die Préizision
der Volumetrie zu untersuchen und damit der Frage nachzugehen, welche Strahlendosis
mindestens erforderlich ist, um mit Hilfe der Volumetrie eine Gréfenprogredienz zuver-
lassig nachweisen zu konnen. Damit stellt sich aber auch die Frage: Welche absolute
Genauigkeit der Volumetrie ist mit Hilfe der Computertomographie tiberhaupt moglich?

Absolute Genauigkeit der Volumetrie

Voraussetzungen fiir eine hohe absolute Genauigkeit der Volumetrie, d.h. Uberein-
stimmung von gemessenem und tatsdchlichem Volumen (Sollvolumen) der digitalen
Tumorvolumetrie mit Hilfe der CT sind:

1. Eine klare anatomische Abgrenzung von Tumorgewebe und Umgebung, d.h.
a) ein moglichst groBer Dichteunterschied zwischen Tumor und Umgebung

b) eine klare Differenzierung zwischen Tumor und angrenzenden Strukturen, die
nicht zum Tumor gehoéren

2. Eine scharfe Abbildung des Tumors in einem dreidimensionalen CT-Bilddatensatz,
d.h. ein hohes Orts- und Kontrastauflosungsvermogen des CT-Gerétes

3. Eine prizise Volumetriesoftware, mit deren Hilfe das Volumen aus dem Primérda-
tensatz rekonstruiert und berechnet werden kann

In der vorliegenden Arbeit wurde das Volumen mit Hilfe einer semiautomatischen
Segmentationsmethode mit Schwellenwertverfahren (sieche Kap. 2.6) berechnet. Fiir
eine vergleichbare Volumetriemethode bestimmten Yankelevitz et al. an Phantomen
eine Prézision von *+ 3% [106]. Sie volumetrierten dabei Silikonkugeln, die in ein %o-
mogenes Medium (Schaumstoff) mit einem Schwéchungswert dhnlich dem von Luft
eingebettet waren (Scan- und Rekonstruktionsparameter: 140 kV, 200 mA, 1 mm Kol-
limation, 0,5 mm Rekonstruktionsintervall, 96 mm FoV, hochauflésender Faltungs-
kern).

Die Phantomuntersuchungen der vorliegenden Arbeit ergaben eine volumenabhingige
Prédzision der Volumetrie mit einer mittleren Abweichung vom Sollvolumen von bis zu
18%, wobei das Sollvolumen selbst mit einem messtechnisch bedingten Fehler von et-
wa 3-5% bestimmt wurde.

Ein Grund fiir die groBeren volumetrischen Abweichungen in der vorliegenden Arbeit
konnte die geringere Ortsauflosung aufgrund der Wahl eines Standardfaltungskerns
anstelle eines hochauflésenden Faltungskernes sein.
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Hauptursache fiir den groBBeren Messfehler diirfte jedoch sein, dass sich die volumetrier-
ten Plastillinkugeln in dieser Arbeit im Gegensatz zu den volumetrierten Objekten in
der Arbeit von Yankelevitz et al. in einer inhomogenen Matrix (zerstiickelter Kork) be-
fanden. Wie die Oberflichenrekonstruktionen der Plastilinmodelle gezeigt haben, kann
die Volumenberechnung durch angrenzende Matrixanteile, die in die Konturberechnung
miteingehen, verfilscht werden (vgl. z.B. die Oberflichenrekonstruktion des
Plastilinmodells in Bild 36).

Dass die Matrix einen entscheidenden Einfluss auf das berechnete Volumen haben
kann, belegen auch die Abweichungen der volumetrischen Messwerte fiir isovolumetri-
sche Plastilinkugeln, die sich an unterschiedlichen Stellen innerhalb des Phantoms be-
fanden (vgl. Tabelle 9).

Eine Inhomogenitét der Matrix stellt also einen limitierenden Faktor fiir eine hohe Pré-
zision der Volumetrie dar. Auch das Lungengewebe ist inhomogen. Es setzt sich aus
Biindeln von Pulmonalarterien und Bronchien, interlobuldren Septen, in denen Lungen-
venen und Lymphgefdfle verlaufen, Alveolarzellen sowie interzelluldren Fliissigkeiten
und anderen Geweben zusammen. Alle diese Strukturen konnen Einfluss auf das ge-
messene Volumen haben. Da eine prizise Sollwertmessung in vivo praktisch kaum
mdglich ist, gibt es bislang noch keine exakten Angaben iiber die absolute Genauigkeit
der Volumetrie in vivo. Die an dem anthropomorphen Thoraxphantom in der vorlie-
genden Arbeit ermittelte Prazision von etwa * 18% diirfte jedoch realistischer als die
von Yankelevitz et al. gegen Luft bestimmte Prazision von + 3% sein. Eine derart hohe
Prézision diirfte in vivo nur flir scharf abgegrenzte Lasionen in einer homogenen Um-
gebung ohne Bezug zu angrenzenden Strukturen moglich sein.

Prinzipiell werden bei einer schwellenwertbasierten Volumetriemethode nur Voxel mit
einer Dichte oberhalb des Schwellenwertes dem Volumen zugerechnet. Diejenigen Vo-
xel, die an der Grenzfliche zwischen dem volumetrierten Objekt und der Matrix

Objektdichte =
+100 HU

- 350 HU =

14 (100-800) HU

Schwellenwert =
- 400 HU

-1000 HU

Bild 54: Einfluss des Objekthintergrundes (Matrix) auf das berechnete Volumen: Aufgrund des
Partialvolumeneffektes haben Voxel an der Grenzflaiche zwischen Objekt und Matrix einen
aus der Objekt- und Matrixdichte gemittelten Dichtewert (schattierte Flache). Bei héherer
Matrixdichte (linkes Bild) haben daher im Mittel mehr Oberflichenvoxel eine Dichte ober-
halb des Schwellenwertes als bei geringer Matrixdichte (rechtes Bild). Das berechnete Ob-
jektvolumen (gestrichelte Linie) vergrofert sich also mit zunehmender Matrixdichte.
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gelegen sind (= Oberfldchenvoxel), haben aufgrund des Partialvolumeneffektes einen
aus Objekt- und Matrixdichte gemittelten Dichtewert. Entspricht der Schwellenwert
etwa dem Mittelwert aus Objekt- und Matrixdichte, so gehen nur Voxel mit einem Ob-
jektanteil von mehr als 50% in die Volumenberechnung ein. Vergrofert sich der Dich-
tewert der Matrix, in der sich das volumetrierte Objekt befindet, so vergroBert sich auch
die Dichte der Oberflichenvoxel, was dazu fiihrt, dass im Mittel mehr Voxel dem Vo-
lumen zugerechnet werden (vgl. Bild 54).

Der mittlere Dichtewert der Lunge ist hauptsidchlich vom intrapulmonalen Luftgehalt
abhingig und variiert bei gesunden Erwachsenen etwa zwischen -700 und -900 HE. Bei
Lungenerkrankungen mit vermehrtem intrapulmonalen Luftgehalt (z.B. Lungenemphy-
sem) werden Pixeldichtewerte von unter - 900 HE gemessen, in minderbeliifteten Area-
len (Dystelektasen) konnen die Pixeldichtewerte dagegen weit iiber —700 HE betragen.
Spirometrisch kontrollierte densitometrische Messungen haben ergeben, dass die Pixel-
dichtewerte aullerdem stark mit der Atemtiefe variieren (ca. 100-200 HU hdher in Expi-
ration als in Inspiration) [47]. Das gemessene Volumen héngt bei konstantem Schwel-
lenwert also auch von dem intrapulmonalen Luftgehalt bzw. der Atemtiefe ab: Ein in
einem emphysematdsen Lungenareal oder in Inspiration gemessenes Volumen ist klei-
ner als ein im Bereich einer Dystelektase oder in Expiration gemessenes Volumen.

Wie stark Partialvolumeneffekte den Wert des berechneten Volumen beeinflussen,
hingt von der GroBe des Voxels im Verhiltnis zum Objektvolumen bzw. vom Anteil
oberflachlich gelegener Voxel ab. Fiir eine Kugel mit einem Durchmesser von 10 mm
liegen bei einer VoxelgroBe von etwa 0,6 mm’ rund ein Drittel aller Voxel an der Ober-
fliche (vgl. Tabelle 25 und Bild 56). Wiirden infolge einer verdnderten Matrixdichte
samtliche Oberflichenvoxel aus dem Volumen ausgeschlossen werden, so ergébe sich
ein Volumenunterschied von 33%. Fiir eine Kugel mit einem Durchmesser von 3 mm
betriige die maximale Volumendifferenz sogar 81%.

Die Genauigkeit der Volumetrie hingt neben dem Dichteunterschied (Kontrast) zwi-
schen Objekt und Matrix auch vom Schwellenwert ab (vgl. Bild 20 auf Seite 38). Je
niedriger der Schwellenwert liegt, umso mehr Voxel werden dem Volumen zugerech-
net. Bei der verwendeten Volumetriesoftware (Prototyp Siemens LungCare) betrug der
Schwellenwert — 400 HU und entsprach damit etwa dem Mittelwert aus dem typischen
Dichtewert intrapulmonaler Lisionen (ca. + 100 HU) und dem Dichtewert von Lungen-
gewebe (ca. - 900 HU). Moglicherweise wurde der Schwellenwert etwas zu niedrig ge-
wihlt, sodass zu viele Voxel in die Volumenberechnung eingingen.

Einen Einfluss auf die absolute Genauigkeit der Volumetrie diirfte auch der in der vor-
liegenden Arbeit verwendete morphologische Offnungsfilter (MOF) gehabt haben,
durch den die Oberfliche vor der Volumenberechnung geglittet wurde (vgl. Kap.
2.6.4). Moglicherweise war der MOF ein Grund fiir die Volumenunterschitzung der
kleinen Plastilinkugeln. Da die Konturen der im Phantom volumetrierten Plastilinkugeln
relativ glatt waren, diirfte der Einfluss des morphologischen Offnungsfilter auf die Pri-
zision insgesamt jedoch relativ gering gewesen sein.
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Reproduzierbarkeit der Volumetrie

Um eine GroBenprogredienz zwischen zwei Kontrolluntersuchungen sicher erfassen zu
konnen, ist es von grofer Bedeutung, dass die volumetrischen Messergebnisse nicht nur
genau, sondern von Untersuchung zu Untersuchung auch reproduzierbar sind.

Die Reproduzierbarkeit der Volumetrie héngt prinzipiell von untersuchungsabhingigen
sowie von patientenabhingigen Faktoren ab:

Zu den untersuchungsabhdngigen Faktoren zéhlen die nie exakt reproduzierbare Positi-
onierung des Patienten auf der Untersuchungsliege sowie die Messfeldfliche (FOM =
field of measurement), die bei jeder CT-Untersuchung neu an den Patientenumfang an-
gepasst werden muss. Kontrolluntersuchungen sollten moglichst am selben CT-
Geritetyp sowie bei gleichen Scan- und Rekonstruktionsparametern erfolgen, um tech-
nisch bedingte Einfliisse auf die Volumetrie zu minimieren.

In der vorliegenden Arbeit kam eine semiautomatische Volumetriemethode zur Anwen-
dung, bei der das Ergebnis an zwei Stellen durch den Untersucher interaktiv beeinflusst
wurde. Zum einen musste auf einem CT-Schnittbild ein sog. Saatpunkt festgelegt wer-
den, der innerhalb des Rundherdes lag und in etwa sein Zentrum markierte. Eine zent-
rumsferne Wahl der Staatpunktkoordinaten fiihrte im Einzelfall zu Messwertunterschie-
den von bis zu 5 %. Zum anderen war in einigen Féllen eine Modifikation der Grenze
zwischen Rundherd und Umgebung notwendig, um beispielsweise einmiindende Gefilie
aus der Volumenberechnung auszuschlieBen. Die Festlegung der Grenze konnte beson-
ders bei unklaren anatomischen Verhéltnissen sehr willkiirlich sein und zu Volumendif-
ferenzen von bis zu 25% fiihren (vgl. Bild 33).

Um den untersucherabhingigen Einfluss auf die Volumetrie zu minimieren, wéren voll-
automatisierte Volumetrieverfahren erstrebenswert. Entsprechende Algorithmen, die
Rundherde selbststindig detektieren und anschlieBend nach definierten Kriterien volu-
metrieren, sind derzeit in Entwicklung [4, 52].

Zu den patientenabhdngigen Faktoren z&hlt zum Beispiel die Atemtiefe, die sich nie
exakt reproduzieren lisst. Wie oben gezeigt, konnen unterschiedliche Inspirationstiefen
zu verdnderten Volumetrieergebnissen fithren. Kontroll-CTs sollten daher stets in glei-
cher Atemlage durchgefiihrt werden. In der Praxis diirfte sich vor allem bei Patienten
mit Ventilationsstorungen aufgrund verandertem intrapulmonalen Luftgehalts grofere
Streubreiten der Volumetrie ergeben. Aber auch im Intervall zwischen zwei Messungen
neu auftretende bzw. sich zuriickbildende Lungenerkrankungen, durch die sich der Kon-
trast zwischen der volumetrierten Lésion zur Umgebung dndert, konnten zu Messunter-
schieden fiihren.

In der vorliegenden Arbeit wurde die Reproduzierbarkeit der Volumetrie am Phantom
untersucht. Damit konnte nur die untersuchungs- bzw. untersucherabhingige Variabili-
tit der Volumetrie bestimmt werden. Patientenabhéngige Einflussfaktoren blieben unbe-
riicksichtigt.
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Die Phantomuntersuchungen ergaben, dass die Reproduzierbarkeit der computerto-
mographischen Volumenmessung vor allem von der Gréfle und Form des volumetrier-
ten Objektes jedoch kaum von der verwendeten Strahlendosis abhéngt. Die Messvaria-
bilitdt war um so groBer, je kleiner die Struktur war und je stirker ihre Form von der
Kugelgestalt abwich (vgl. Bild 37 und Tabelle 10).

Durch die Positionsdnderung des Phantoms zwischen den Einzelmessungen verénderte
sich jeweils auch die relative Lage des volumetrierten Objektes gegeniiber der Scanebe-
ne und somit der Dichtewert jedes einzelnen Voxels. Da vor allem Dichtewertverénde-
rungen oberflachlich gelegener Voxel Auswirkung auf die Konturen und somit das be-
rechnete Volumen haben, reagiert die Volumetrie auf Dichtewertverdnderungen umso
empfindlicher, je groBBer der Anteil an Oberflichenvoxeln ist.

Die VergroBerung der Messwertvariabilitdt mit abnehmender Objektgrofle erklért sich
dadurch, dass mit abnehmendem Durchmesser D das Verhéltnis von Oberfldche (pro-
portional zu D?) zu Volumen (proportional zu D*) und damit der Anteil an Oberflichen-
voxeln in etwa proportional zu 1/D wichst.

In Tabelle 25 sind die Gesamtzahl sowie der Anteil oberflichlich gelegener Voxel einer
Kugel in Abhdngigkeit des Durchmessers angegeben. Fiir die Berechnung der Werte
wurde die in der vorliegenden Arbeit verwendete VoxelgroBe (0,62 x 0,62 x 0,7 mm®)
zugrundegelegt.

In Bild 55 wurde die Standardabweichung der volumetrischen Messwerte (vgl. Tabelle
10) als MaB fiir die Reproduzierbarkeit gegen den Anteil oberflachlich gelegener Voxel
angetragen. Es ergibt sich iiber einen weiten Bereich eine lineare Abhingigkeit. Dies
belegt, dass die Messwertvariabilitdt zumindest fiir kleine Volumina mit dem Anteil
oberflachlich gelegener Voxel korreliert.

Tabelle 25: Volumen (V), Gesamtzahl und Anzahl oberflachlich gelegener Voxel einer Kugel in Ab-
héngigkeit vom Durchmesser () bei einer VoxelgréBe von 0,62 x 0,62 x 0,7mm’.

& (mm) 1,0 2,0 3,0 4,0 5,0 6,0 7,0 8,0 9,0 10,0
V (mm?®) 0,5 4,2 141 335 654 1131 179,6 268,11 381,7 523,6
Ngesamt 2 16 53 125 243 420 667 996 1419 1946
Noberfiache 2 15 43 86 144 217 305 409 527 661

in % 100% 94% 81% 69% 59% 52% 46% 41% 37% 34%

Anmerkung: Die Anzahl oberflachlich gelegener Voxel wurde berechnet, indem das Volumen einer Ku-
geloberflachenschicht der Breite d eines Voxels durch das Voxelvolumen (0,62 x 0,62 x 0,7 mm3) geteilt
wurde. Aufgrund der annéhernd isotropen Voxelgeometrie wurde die Voxelbreite d durch die dritte Wur-

zel aus dem Voxelvolumen approximiert.
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Bild 55: Standardabweichung der Volumetrie vs. Anteil oberflachlich gelegener Voxel
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Bild 56: Mit abnehmender TumorgroBe steigt der Anteil oberflachlich gelegener Voxel (hellgrau),
die sowohl Objekt- als auch Matrixanteile beinhalten (Partialvolumeneffekt). Je groBer der
Anteil dieser Oberflachenvoxel ist, umso empfindlicher reagiert die Volumetrie auf Dichte-
schwankungen. Die Dichteschwankungen kénnen durch eine Positionsdnderung oder
durch Bildrauschen bedingt sein. Zum Vergleich ist rechts ein CT-Ausschnitt einer realen
sphérischen Lasion (J ca. 10 mm) abgebildet.

Dies erkldrt auch, warum die Reproduzierbarkeit bei sphirischen Objekten besser war
als bei Objekten mit einer von der Kugelform abweichenden Gestalt, z.B. kubischen
oder ellipsoidformigen Objekten (vgl. Tabelle 10). Die Kugelform hat bei gleichem
Volumen die geringste Oberfldche und somit auch den geringsten Anteil oberflachlich
gelegener Voxel.

Je stirker die Abweichung von der Kugelgestalt ist, umso mehr Voxel liegen zwangs-
laufig an der Oberfldche und umso empfindlicher reagiert die Volumetrie auf Positions-
verdanderungen bzw. Dichtewertverdnderungen oberflachlich gelegener Voxel.
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Auswirkung des morphologischen Offnungsfilters (MOF) auf die Reproduzier-
barkeit der Volumetrie

Man stelle sich einen unscharf begrenzten Tumor mit einer Vielzahl kleiner Ausziehun-
gen vor (z.B. einen Rundherd wie den ganz rechts im Bild 6 auf Seite 18). Eine allzu
exakte Berechnung seiner Oberflache hitte zur Folge, dass dieser Tumor die Form eines
»Stechapfels® und nicht die eines Rundherdes bekdme. Das Volumen wiirde mehr von
Oberfléachendetails als von der Grof3e abhingen.

Durch den in der verwendeten Volumetriesoftware implementierten morphologischen
Offnungsfilter (MOF) wurde die Oberfliche des Rundherdes vor der Volumenberech-
nung geglittet (vgl. Bild 34 auf Seite 56). Da sich durch den MOF auch die Anzahl o-
berflachlich gelegener Voxel reduziert, wird die Volumetrie weniger empfindlich fiir
Oberfldachendetails und somit reproduzierbarer. Allerdings wird die Verbesserung der
Reproduzierbarkeit im Einzelfall mit Einbuflen in der absoluten Genauigkeit einherge-
hen, da durch den MOF netto mehr Voxel aus dem Volumen heraus- als hinzugerechnet
werden.

Der MOF diirfte insbesondere bei niedriger Strahlendosis einen groBeren Einfluss auf
die Volumetrie gehabt haben, da in diesem Fall das Bildrauschen und somit auch die
Dichteschwankungen oberfldchlich gelegener Voxel zunahmen.

Einfluss der Strahlendosis auf die Reproduzierbarkeit der Volumetrie

Die Phantomuntersuchungen ergaben, dass die Reproduzierbarkeit der volumetrischen
Messung durch eine Reduktion des Rohrenstromes von 120 mAs auf 20 mAs kaum be-
einflusst wird. Fiir kleine Volumina fiihrte die Strahlendosisreduktion sogar zu einer
geringfligigen Reduktion der Messwertvariabilitit (vgl. Tabelle 11).

Wie sich eine Reduktion der Strahlendosis auf die In-vivo-Reproduzierbarkeit der Vo-
lumetrie auswirkt, wurde in der vorliegenden Arbeit nicht untersucht. Es ist anzuneh-
men, dass sich der untersucherabhingige Messfehler bei niedriger Strahlendosis ver-
groBert. Denn mit zunehmendem Bildrauschen wird die Grenze zwischen Tumor und
Umgebung unschérfer, wodurch zum einen die Wahl der Saatpunktkoordinaten und
zum anderen die Festlegung der Tumorgrenzen willkiirlicher wird.

Wormanns et al. bestimmten die Reproduzierbarkeit der Volumetrie in vivo. Sie fiihrten
dazu an Patienten mit bekannten Lungenmetastasen im Abstand von wenigen Minuten
zwei Niedrigdosis-CT-Untersuchungen des Thorax durch und ermittelten das Volumen
der Lasionen (n= 151) in beiden Scans mit Hilfe einer neueren Version der Volumetrie-
Software LungCare. Bei 95% der Herde mit einer Grofle < 10 mm betrug die relative
Abweichung der beiden volumetrischen Messwerte vom Mittelwert weniger als 20%.
Dieser Wert entspricht in etwa der maximalen volumetrischen Messvariabilitdt, die in
der vorliegenden Arbeit am Phantom fiir kleine Objekte mit einem Durchmesser von
etwa 3 mm bestimmt wurde (vgl. Bild 37). Die Reproduzierbarkeit der Volumetrie diirf-
te in vivo also insbesondere fiir groere Lasionen etwas schlechter als am Phantom sein.



91

Einfluss der Strahlendosis auf die Prazision der Volumetrie

Der Einfluss der Strahlendosis auf die Préazision der Volumetrie wurde in der vorliegen-
den Arbeit am Phantom und in vivo untersucht. Als Referenz wurde das bei 120 mAs
(Standard) gemessene Volumen gewéhlt und fiir die Messungen bei niedrigerem Roh-
renstrom der relative volumetrische Messfehler (= relative Abweichung vom Referenz-
volumen) bestimmt. Es wurde dabei angenommen, dass sich der absolute volumetrische
Messfehler (Abweichung vom tatsdchlichen Volumen) mit abnehmendem Rohrenstrom
vergroflert und das Referenzvolumen am genauesten mit dem tatsdchlichen Volumen
tibereinstimmt.

Sowohl die Phantom- als auch die In-vivo-Untersuchungen ergaben, dass sich der rela-
tive volumetrische Messfehler mit abnehmendem Rohrenstrom im Mittel vergrdfert,
wobei die relativen Abweichungen bei kleineren Lisionen in der Regel groBBer waren.

Die In-vivo-Untersuchungen ergaben bei 18 mAs eine mittlere relative Abweichung
von 5% (Maximum 20,7%) fiir Lasionen mit einer Grofle < 5 mm, 3% (Maximum
9,4%) bei einer GroBe zwischen 5 und 10 mm und 1,8% bei einer GroBe iiber 10 mm
(Maximum 3,1%).

Die grofleren Abweichungen bei den kleinen Lisionen sind darauf zuriickzufiihren, dass
bei diesen aufgrund des hoheren Anteils oberflédchlich gelegener Voxel Partialvolumen-
effekte eher zum Tragen kommen als bei groen Lésionen (vgl. Bild 56). Dies erklart
auch, warum groflere Abweichungen vor allem bei bizarr geformten bzw. unscharf be-
grenzten Lisionen auftraten, bei denen das Verhiltnis von Oberflache zu Volumen be-
sonders grof3 war (vgl. Bild 48 und Bild 53).

Den Einfluss der Morphologie auf die Strahlendosisempfindlichkeit der Volumetrie
belegen auch die Phantomuntersuchungen, bei denen sich mit zunehmender Abwei-
chung von der Kugelgestalt (sphirisch — anndhernd sphirisch — kubisch — ellipsoid)
groBere volumetrische Abweichungen ergaben (vgl. Tabelle 15).

Erklarung fiir den negativen Bias bei den In-vivo-Untersuchungen

Das bei reduziertem RoOhrenstrom gemessene Volumen war bei den In-Vivo-
Untersuchungen im Mittel kleiner als das Referenzvolumen (Bias < 0), wobei sich die
Differenz mit abnehmendem Rohrenstrom vergroflerte (relativer Bias bei 77 mAs
—-0,3%, bei 18 mAs —3,2% und bei 3 mAs —22,3%, vgl. hierzu auch Bild 52 auf Seite
81).

Die Rohrenstromreduktion wurde bei den In-vivo-Untersuchungen durch Hinzufiigen
von artifiziellem Rauschen (Rohdatenverrauchung) simuliert. Es wire daher prinzipiell
denkbar, dass der negative Bias nur ein Artefakt ist, der durch die Rohdatenverrau-
schung entstanden ist und bei realer R6hrenstromreduktion nicht auftritt. Allerdings ist
eine Verkleinerung des gemessenen Volumens mit abnehmendem Rohrenstrom auch
plausibel. Denn im Grenzfall eines unendlich kleinen Réhrenstromes (mAs-Wert — 0)
wird liberhaupt keine Strahlung appliziert, somit ist auch kein Volumen mehr messbar.
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Einen Beitrag an der Volumenverkleinerung mit abnehmendem Rohrenstrom konnte
auch der morphologische Offnungsfilter (MOF) haben (vgl. Kap. 2.6.4). Im Durch-
schnitt werden ndmlich mehr Voxel durch Erosion aus dem Volumen entfernt als durch
Dilatation wieder hinzugefiigt (vgl. Bild 34). Die Wahrscheinlichkeit, dass ein ober-
flachlich gelegenes Voxel entfernt wird, steigt mit zunehmendem Hintergrundrauschen,
da die Oberfliche hierdurch kiinstlich aufgerauht wird und somit durch den MOF mehr
Voxel entfernt werden miissen, um die Oberflache wieder zu glétten.

Wie viele Voxel von der volumetrierten Struktur insgesamt durch den MOF netto ent-
fernt werden, hiangt von der Kompaktheit der volumetrierten Struktur ab. Da die Plasti-
linkugeln im Phantom alle eine kompakte Struktur (Kompaktheitsfaktor CF > 52%)
hatten, konnte dies ein Grund dafiir sein, warum der Bias bei den Phantommessungen
nahezu Null war. Die realen Lésionen hatten dagegen zum Teil sehr bizarre Formen.
Bei starkem Rauschen kam es daher vor, dass sich Volumenanteile im Bereich diinner
Hilse ,,abschniirten®, was je nach Grofle der Struktur zu einer mehr oder weniger gro-
Ben Volumenreduktion fiihrte (vgl. Bild 48).

Die realen Lasionen waren im Vergleich zu den simulierten Rundherden auflerdem un-
schirfer begrenzt. Da mit abnehmendem Rdohrenstrom die Oberflichendetails im Rau-
schen untergehen, ist die Wahrscheinlichkeit, dass oberfldchlich gelegene Voxel durch
den MOF aus dem Volumen entfernt werden, fiir unscharf begrenzte Lisionen groBer
als fiir scharf begrenzte Lasionen. Dies erklart, warum selbst bei Lasionen mit kompak-
ter Form mit zunehmendem Bildrauschen im Mittel ein kleineres Volumen gemessen
wurde (vgl. hierzu Bild 47).

Einfluss der Herdlokalisation innerhalb der Lunge auf die Volumetrie

Messungen des Pixelrauschens an verschiedenen Stellen des Thorax-CTs haben erge-
ben, dass der lokale Rauschwert ¢ (Standardabweichung der Dichtewerte innerhalb ei-
nes ROIs anndhernd homogener Dichte) innerhalb der Lunge etwa um den Faktor 2
variiert. Die Spannbreite der gemessenen Rauschwerte betrug bei 120 mAs etwa 120
HE bis 250 HE.

Innerhalb einer Transversalebene nahm der Rauschwert im Mittel von dorsal nach
ventral und von zentral nach peripher ab. Die hoheren Rauschwerte im dorsalen Drittel
der Lunge erkldren sich dadurch, dass hier mehr strahlenabsorbierende Gewebe (Wir-
belsdule, Scapulae, dorsaler Rippenanteil, Riickenmuskulatur) als in den iibrigen Berei-
chen im Strahlengang liegen (vgl. Bild 42).

Die grofiten Rauschwerte wurden bei dem untersuchten Thorax-CT im Bereich der du-
Bersten apikalen Spitze der Lunge gemessen (¢ =250 HE). Aufgrund der zentralen Lage
der Wirbelsdule sowie des im Verhéltnis zum Lungenquerschnitt dickeren Weichteil-
mantels ist hier die absorbierte Strahlenmenge besonders grof3 (vgl. Bild 43).

Im Bereich der Lungenbasis tragen vorwiegend die Oberbauchorgane (v.a. Leber und
Milz) sowie der Weichteilmantel, zum Teil auch das Herz zur Strahlabschwichung bei.
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Da der untersuchte Patient einen sehr schlanken Korperbau hatte, entsprachen die ge-
messenen Rauschwerte in etwa denen weiter kranial gelegener Bereiche. Bei adipdsen
Patienten diirften im Bereich der Lungenbasis jedoch weit hohere Rauschwerte gemes-
sen werden.

Die Bestimmung der ortlichen Rauschwertverteilung mit Hilfe von ROIs ist kritisch, da
die Rauschwertmessung durch anatomische Strukturen (v.a. kleine Gefafle), die inner-
halb der ROIs liegen, beeinflusst wird. Bei den gemessenen Rauschwerten handelt es
sich daher um die Summe aus einem physikalisch bedingten Rauschwert (Quantenrau-
schen) und einem ,,anatomischen® Rauschwertanteil, der sowohl von der Dichte anato-
mischer Strukturen (pro Volumen) als auch von ihrem Pixeldichtewert (in HE) abhangt.
Daher wurden in den zentralen Lungenbereichen, in denen die Dichte anatomischer
Strukturen groBer war, auch hohere Rauschwerte als in den peripheren Bereichen ge-
messen.

Aufgrund der Variation des lokalen Bildrauschens innerhalb der Lunge, war zu erwar-
ten, dass die Genauigkeit der Volumetrie nicht nur vom Rohrenstrom sondern auch von
der Lokalisation der Lasion innerhalb der Lunge abhéngen wiirde.

Im dorsalen Drittel war der relative volumetrische Fehler bei reduziertem Rohrenstrom
im Durchschnitt grofler als im ventralen bzw. medialen Drittel (vgl. Tabelle 23). Das
bedeutet, dass bei gleichen Anforderungen an die Prizision der Volumetrie fiir Ldsionen
im dorsalen Drittel ein hoherer Rohrenstrom erforderlich ist als fiir Ldsionen im anterio-
ren bzw. mittleren Drittel.

Die Prézision der Volumetrie einer einzelnen Lésion hingt also weniger von der kumu-
lativen Strahlendosis als vielmehr von der effektiv am Ort der Lasion wirksamen Strah-
lendosis ab. Geht man davon aus, dass das Bildrauschen innerhalb der Lunge etwa um
den Faktor 2 variiert, so ist eine Variation des Rohrenstromes um den Faktor 4 erforder-
lich, um volumetrische Abweichungen aufgrund unterschiedlicher Strahlenabsorption
auszugleichen.

Im dorsalen Lungendrittel war aulerdem der relative Bias groBBer (relativer Bias bei 26
mAs: — 4,7% im dorsalen, — 2,1% im mittleren, — 1,2% im ventralen Drittel, vgl.
Tabelle 24). Dies ist ein weiteres Indiz dafiir, dass hoheres Pixelrauschen - sei es durch
Rohrenstromreduktion oder Strahlenabsorption bedingt - im Mittel zu einer Verminde-
rung des gemessenen Volumens fiihrt.

Anforderungen an die Tumorvolumetrie, Frage nach dem minimal erforderlichen
Réhrenstrom

Die Aufgabe der Tumorvolumetrie in der Frithdiagnostik des Bronchialkarzinoms liegt
darin, zu einem moglichst frithen Zeitpunkt und mit hoher Konfidenz eine Aussage liber
die Dignitdt des Tumors zu treffen. Es stellt sich die Frage, bis auf welchen Minimal-
wert die Strahlendosis (bzw. der Rohrenstrom) reduziert werden darf, um gerade noch
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eine ausreichende Sensitivitit zur Erfassung malignititsverddchtigem Wachstums zu
gewdhrleisten.

Die Toleranzgrenzen des volumetrischen Messfehlers richten sich nach der kleinsten
Volumenénderung, die erfasst werden soll. Im allgemeinen gilt die Regel, dass eine
Zustandsédnderung (in unserem Fall eine Volumeninderung) mit Sicherheit erst festge-
stellt werden kann, wenn sie das 2,8-fache der Standardabweichung (,,2‘\/5 “- oder
,»30“-Regel) iiberschritten hat [48, S. 165].

Das bedeutet, dass bei einer volumetrischen Messgenauigkeit von 18% die Volumenin-
derung mindestens 50% betragen muss. Um eine Volumenverdopplung nachzuweisen,
ist hingegen eine Messgenauigkeit von 36% ausreichend. Fiir mehr als 70% der in die-
ser Arbeit volumetrierten Lasionen konnte also selbst bei 3 mAs noch eine Volumen-
verdopplung zuverldssig nachgewiesen werden (vgl. Tabelle 20).

Voraussetzung fiir eine hohe Sensitivitét ist allerdings, dass die Lésionen auch erkenn-
bar sind. In einer Studie von Itoh et al. wurde gezeigt, dass die Erkennbarkeit intrapul-
monaler Rundherde in Thorax-CT-Aufnahmen unterhalb eines kritischen Rhrenstro-
mes von etwa 12 - 20 mAs signifikant abnimmt [42]. In dem in dieser Arbeit untersuch-
ten Thorax-CT waren bei 18 mAs noch alle Lisionen gut erkennbar. Unterhalb von 13
mAs nahm die Erkennbarkeit der Lésionen subjektiv deutlich ab. Vor allem kleine und
im dorsalen Lungendrittel gelegene Ldsionen gingen mit abnehmendem Rohrenstrom
zunehmend im Rauschen unter (vgl. Bild 46).

AuBerdem konnte nicht jede erkennbare Lision mit der zur Verfiigung stehenden Vo-
lumetriesoftware auch volumetriert werden. Dies erklért sich dadurch, dass bei zu gro-
Bem Bildrauschen mit Hilfe der Schwellenwertmethode keine zusammenhidngende O-
berflache der Struktur mehr rekonstruiert und somit auch kein Volumen mehr berechnet
werden konnte. Bei einem Rohrenstrom von 13 mAs waren 4 von 39 (10%) Lasionen
nicht mehr volumetrierbar, wovon alle eine Grofle < 5 mm hatten. Bei 3 mAs stieg die
Anzahl nicht volumetrierbarer Lisionen auf 13 (33%) an. Davon hatten 8 eine GroBle <
5 mm, 5 eine GroBe von 5 — 10 mm.

Der minimal erforderliche Rohrenstrom zur Erfassung einer Volumenverdopplung liegt
also etwa im Bereich zwischen 13 und 20 mAs.

Die Sensitivitdt zur Erfassung malignen Wachstums hangt daneben auch von der Lange
des Screeningintervalls ab. Je ldnger der Abstand zweier aufeinanderfolgender Scree-
ninguntersuchungen ist, desto sicherer kann zwischen einem benignen und malignen
Prozess unterschieden werden, da die GroBlen- bzw. Volumendifferenz mit zunehmen-
dem zeitlichen Abstand wéchst.

Ist die Intervalllinge zu kurz, so reicht die Sensitivitit der Volumetrie unter Umstéinden
nicht aus, um eine Volumenvermehrung nachzuweisen. AuBBerdem kann es bei diskonti-
nuierlich wachsenden Prozessen vorkommen, dass zwischen zwei Kontrolluntersuchun-
gen iiberhaupt kein Wachstum stattfindet. Eine zu lange Intervallldnge birgt andererseits
das Risiko, dass es innerhalb des Intervalls zu einer raschen Tumorvergroferung
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kommt. Es gilt letztlich einen Kompromiss zwischen der Zuverldssigkeit der Dignitits-
bestimmung und einer zumutbaren Wartezeit fiir den Patienten zu finden.

SchlieBlich hiangt die Treffsicherheit der volumetrischen Dignititsbeurteilung auch von
der Wachstumsgeschwindigkeit des Tumors ab (vgl. Bild 8).

Fiir einen Tumor mit einer Tumorverdopplungszeit (TVZ) von beispielsweise 800 Ta-
gen miisste die Volumetriemethode nach einem Screeningintervall von 6 Monaten sen-
sitiv zur Erfassung einer Volumenzunahme von 17% sein, d.h. der volumetrische Fehler
diirfte nur etwa 6% sein. Eine derart kleine Volumenzunahme wire nur fiir grofere La-
sionen (ab einer Grofe von etwa 5 mm) zuverldssig erfassbar.

Bei einer TVZ von 180 Tagen wiirde es dagegen nach 6 Monaten ausreichen, eine Vo-
lumenverdopplung nachzuweisen. Dies wére auch fiir kleinere Lasionen selbst bei ei-
nem Rohrenstrom 18 mAs moglich.

Der volumetrische Bias diirfte innerhalb der klinisch relevanten Strahlendosen (Rohren-
strom > 13-20 mAs) kaum ins Gewicht gefallen. Auf die Bestimmung der Wachstums-
geschwindigkeit wird er aulerdem nur dann einen Einfluss haben, wenn Basis- und
Kontrolluntersuchungen bei unterschiedlichen Rohrenstromen durchgefiihrt werden.
Um eine bestmogliche Reproduzierbarkeit zu gewéhrleisten, sollten Basis- und Kon-
trolluntersuchungen jedoch mdglichst bei gleichem Rohrenstrom durchgefiihrt werden.

Limitationen der vorliegenden Arbeit, offene Fragen und Ausblick

Wie die Ergebnisse der vorliegenden Arbeit ergaben, kann die Morphologie der volu-
metrierten Objekte Auswirkung auf die Prizision sowie die Strahlendosisempfindlich-
keit (bzw. Rauschempfindlichkeit) der Volumetrie haben. Die meisten der in dieser Ar-
beit volumetrierten Objekte waren relativ scharf begrenzt. Viele der Lésionen, die im
Rahmen eines Screenings untersucht werden, sind jedoch unscharf begrenzt. Es stellt
sich daher die Frage, ob Lasionen mit unscharfer Randbegrenzung eine hdhere Strah-
lendosisempfindlichkeit der Volumetrie aufweisen und somit grofere Rohrenstrome
erfordern als solche mit glatter Begrenzung.

Insbesondere die Volumetrie von peripheren Adenokarzinomen mit sog. Milchglasver-
schattungen (engl.: ground glass opacity) konnte sich bei zu geringer Strahlendosis als
problematisch erweisen, da solche Lésionen aufgrund des geringeren Kontrastes frither
im Rauschen untergehen. Eine verminderte volumetrische Prizision diirfte sich jedoch
gerade bei diesen Lésionen nachteilig auf die Dignitdtsbeurteilung auswirken, da diese
meistens auch langsamer wachsen [3].

Neben der in der vorliegenden Arbeit verwendeten schwellenwertbasierten Segmentati-
onsmethode existieren eine Reihe weiterer Verfahren zur Segmentierung der interessie-
renden Struktur gegeniiber ihrer Umgebung, wie z.B. das Bereichswachstumsverfahren
(engl.: region growing) oder das Wasserscheidenverfahren [33]. Letzteres soll sich als
sehr niitzlich bei der Segmentierung von kontrastarmen Lisionen erwiesen haben, wes-
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halb es sich auch besonders gut fiir die Volumetrie verrauschter Bilddatensétze eignen
diirfte.

Daneben konnte die Rauschempfindlichkeit der Volumetrie moglicherweise auch durch
Anwendung rauschmindernder Algorithmen vor der Bildsegmentation verbessert wer-
den, was sich auch positiv auf die Erkennbarkeit der Lasionen auswirken wiirde.

Durch verbesserte Volumetrietechniken (CT-Technik, Bildentrauschung, Volumetrie-
methode) wird es in Zukunft also unter Umstdnden moglich sein, die Prézision der Vo-
lumetrie weiter zu optimieren und auch die minimal erforderliche Strahlendosis noch
weiter zu reduzieren.

Welche Strahlendosis, Volumetriemethode und Intervalllinge am besten geeignet sind,
malignes Wachstum mit Hilfe volumetrischer Messungen nachzuweisen, kann letztlich
nur retrospektiv aus den Ergebnissen von Screeningstudien geklart werden.
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Die Niedrigdosis-Spiralcomputertomographie stellt eine vielversprechende Methode zur
Frithdiagnostik des Bronchialkarzinoms dar. Mit ihrer Hilfe kénnen kleine intrapulmo-
nale Rundherde ab einem Durchmesser von etwa 2-3 mm mit hoher Sensitivitdt und bei
geringem Strahlenrisiko fiir den Screening-Teilnehmer erkannt werden. Aufgrund der
hohen Inzidenz benigner Rundherde ist die frithzeitige Erkennung malignitétsverdichti-
gen Wachstums bei Verlaufskontrollen von grofer Bedeutung, was eine hohe Prizision
volumetrischer Messungen voraussetzt.

Aus physikalischen Griinden vergroBert sich mit abnehmender Strahlendosis das Bild-
rauschen. In der vorliegenden Arbeit wurde untersucht, welche Auswirkungen dies auf
die Reproduzierbarkeit und Prizision der Volumetrie kleiner pulmonaler Rundherde
hat. Hierfiir wurden volumetrische Messungen an synthetischen, in ein Thoraxphantom
eingebetteten Rundherden sowie an 39 realen Rundherden eines Patienten mit pulmona-
len Seminom-Metastasen bei unterschiedlichen Réhrenstromen durchgefiihrt. Als Refe-
renz wurde ein Rohrenstrom von 120 mAs gewéhlt. Die Rohrenstromreduktion wurde
fiir die In-vivo-Untersuchungen nicht an der CT-Konsole vorgenommen, sondern durch
Verrauschung von CT-Rohdaten simuliert, um eine Mehrfachexposition des Patienten
zu vermeiden.

Die Phantomuntersuchungen ergaben, dass die Reproduzierbarkeit der Volumetrie im
wesentlichen von der GréB3e und Morphologie der volumetrierten Struktur jedoch kaum
von der verwendeten Strahlendosis (innerhalb von 20 — 120 mAs) abhdngt. Es wurde
gezeigt, dass die Streubreite der volumetrischen Messwerte in etwa mit dem Anteil o-
berflachlich gelegener Voxel korreliert. Demzufolge war die Reproduzierbarkeit bei
grofBen, sphdrischen Strukturen mit einem geringen Oberfldchen-Volumen-Verhéiltnis
besser als bei kleinen Strukturen mit einer von der Kugelform abweichenden Gestalt
(Standardabweichung ca. 10% bei Spharen mit einem Durchmesser von 3 mm, ca. 1%
bei Sphéren mit einem Durchmesser von 10 mm).

Es wurde auBerdem gezeigt, dass die umgebende Matrix die volumetrische Messung
beeinflusst und somit einen limitierenden Faktor fiir eine hohe absolute Genauigkeit der
Volumetrie (Ubereinstimmung von gemessenem und tatsichlichem Volumen) darstellt.
Mit Hilfe der verwendeten schwellenwertbasierten Volumetriemethode konnte am
Phantom bei einem Rdohrenstrom von 120 mAs eine absolute Genauigkeit von etwa
+18% erzielt werden.

Mit abnehmendem Rohrenstrom vergroferte sich die mittlere absolute Abweichung des
gemessenen Volumens vom Referenzvolumen stetig. Dabei ergaben die In-vivo-
Untersuchungen einen negativen Bias, d.h. die bei reduziertem Réhrenstrom gemesse-
nen Volumina waren im Mittel kleiner als die Referenzvolumina. Oberhalb von 18 mAs
lagen die volumetrischen Abweichungen unter 20% und damit im Bereich der natiirli-



98 Zusammenfassung

chen Streubreite der Messungen (Reproduzierbarkeit). Bei 18 mAs hatten 95% der
Messungen eine Abweichung von weniger als 10% (Bias: —3,2 %, Spannbreite: —20,7%
bis +5,8%). Bei 3 mAs waren alle gemessenen Volumina kleiner als die Referenzvolu-
mina (Bias: —23%, Spannbreite: —82% bis —7,5%).

Im Einzelfall war der Einfluss der Strahlendosis auf die Prizision (Strahlendosisemp-
findlichkeit) der Volumetrie abhingig von der GroB3e und Morphologie der volumetrier-
ten Struktur. Die groften Abweichungen ergaben sich bei Lasionen geringer Gro3e und
mit einer stark von der Kugelform abweichenden Gestalt.

Die Prézision der Volumetrie hing auerdem von der Lokalisation der Lasion ab, was
auf die Variation des Bildrauschens innerhalb der Lunge zuriickgefiihrt wurde. In den
dorsalen Lungenabschnitten, wo das Bildrauschen groBer ist, waren die volumetrischen
Abweichungen bei gleichem Rohrenstrom im Durchschnitt grofler als in den iibrigen
Bereichen. Um eine vergleichbare Priazision der Volumetrie zu erzielen, waren folglich
fiir Lasionen in jenen Bereichen hohere Rohrenstrome erforderlich.

Unterhalb von 18 mAs waren aufgrund des hohen Bildrauschens einige der Lésionen
mit Hilfe der zur Verfiigung stehenden Software nicht mehr volumetrierbar (bei 13 mAs
4 von 39, bei 3 mAs 13 von 39), wobei es sich vorwiegend um kleinere, in Bereichen
hoheren lokalen Bildrauschens gelegene Lisionen handelte. Oberhalb von 18 mAs wa-
ren alle Lasionen sowohl gut erkennbar als auch volumetrierbar.

Fazit:

Die Ergebnisse der vorliegenden Arbeit legen nahe, dass bei Reduktion des Rohren-
strom von 120 mAs auf etwa 18 mAs (entsprechend einer Strahlendosisreduktion um
etwa 85%) eine ausreichende volumetrische Prizision gewéhrleistet ist, um eine Volu-
menverdopplung pulmonaler Rundherde nachzuweisen.

Eine weitere Reduktion des Rohrenstromes ist nicht empfehlenswert, da unterhalb eines
Rohrenstromes von etwa 18 mAs sowohl die Erkennbarkeit als auch die Volumetrier-
barkeit insbesondere kleinerer Lasionen deutlich abnimmt.

Entscheidend fiir die Prizision der Volumetrie ist die am Ort der Lésion applizierte
Strahlendosis und weniger die kumulative Strahlendosis.

Aufgrund des Bias sollten Kontrollmessungen moglichst bei gleichem Rohrenstrom
gemessen werden, um eine hohe Reproduzierbarkeit zu erreichen.

Limitierend fiir eine hohe absolute Genauigkeit der Volumetrie bleibt letztlich die er-
reichbare Ortsauflosung des CT-Gerites, die Genauigkeit der verwendeten Volu-
metriemethode sowie die anatomische Abgrenzung der Lision gegeniiber ihrer Umge-
bung.
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