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Abkürzungsverzeichnis 

ACM:  automatic current modulation 

   (automatische Röhrenstrom-Modulation) 

ALARA: as low as reasonably achievable 

(diagnostische Sicherheit mit minimaler Strahlendosis) 
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EbM:  Evidence-based Medicine 

DE:  Dual-Energy 

DECT:  Dual-Energy-CT 
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VMI:  virtual monoenergetic image 

   (virtuell monoenergetische Bildrekonstruktion) 

VNC:  virtual non contrast 

   (virtuell-native Bildgebung) 

VNCa:  virtual non calcium 

   (Rekonstruktion mit Kalziumsuppression) 
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1. Zusammenfassung 

Ziel dieser systematischen Literaturrecherche war die Messung und Bewertung der Frequenz 

technischer Details und Parameter in klinischen Studien im Kontext der Dual-Energy-

Computertomographie (DECT).  

Es erfolgte eine strukturierte Abfrage der biomedizinischen Referenzdatenbank PubMed 

bezüglich Forschungsartikeln mit einer möglichen Verwendung eines Dual-Energy-Systems. 

Die Suche beschränkte sich auf die Kurzzusammenfassung und den Schlagwortkatalog der 

wissenschaftlichen Artikel mit einem Veröffentlichungsdatum sowohl der Printausgaben als 

auch der digitalen Versionen zwischen den Jahren 2016 und 2019. Die Daten der spezifischen 

DECT-Methode jeder ausgewählten Publikation wurden in einer Excel©-Tabelle erfasst, mit 

besonderer Berücksichtigung der Scan- und Rekonstruktionsparameter.  

Die Suche in der Referenzdatenbank ergab 3467 Treffer, von denen 900 Studien in die eigent-

liche Analyse eingeschlossen werden konnten. Während der Herstellername des DECT-

Systems in 98% aller Studien genannt wurde, gaben noch 89% der Studien das technologi-

sche Konzept des Dual-Energy-Computertomographen an. In den meisten Studien wurde ein 

Dual-Source-System verwendet (46%), gefolgt von kVp-Switching- (35%) und Dual-Layer-

Systemen (13%). Die übrigen Studien setzten mehrere Systeme oder die Twin-Beam-Technik 

ein. Die physikalischen Parameter der Röntgenröhre – Spannung und Stromstärke – wurden 

in 95% bzw. 85% der Publikationen dokumentiert, die Parameter Pitch, Kollimation und 

Gantry-Rotationszeit in 74%, 70% und 73% der Studien konkretisiert. Informationen bezüglich 

Rekonstruktion der DECT-Bilder wie Rekonstruktionsalgorithmus (48%), Faltungskern (54%) 

oder Rauschunterdrückung (38%) wurden nur selten angegeben.  

In klinischen Studien im Kontext der Dual-Energy-CT zwischen 2016 und 2019 sind die tech-

nischen Parameter der Akquisition und Bildrekonstruktion häufig nur teilweise spezifiziert. Die 

Reproduzierbarkeit der berichteten Studienergebnisse kann infolgedessen stark einge-

schränkt sein.  
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2. Einleitung 

2.1. Geschichtlicher Überblick 

Den Grundstein für die Entwicklung der diagnostischen Bildgebung legte Wilhelm Conrad 

Röntgen am Abend des 8. November 1895 in Würzburg, als er bei Experimenten mit 

Elektronenstrahlröhren eher zufällig eine bis dahin unbekannte Strahlungsart entdeckte, die er 

X-Strahlen nannte. Die später nach ihm benannte Strahlung, aus heutiger Sicht elektromag-

netische Wellen, die sich spektral an das ultraviolette Licht zu kürzeren Wellenlängen hin 

anschließen, durchdrang lichtundurchlässige Materialien und konnte einen photographischen 

Film schwärzen.1,2  

Kurz nach der Veröffentlichung seiner Entdeckung führten diese Eigenschaften der Röntgen-

strahlung bereits zu ersten medizinischen Anwendungen.2 Für seine bahnbrechende Ent-

deckung, mit der es erstmals möglich wurde, am lebenden Menschen krankhafte Veränderun-

gen ohne operativen Eingriff festzustellen, erhielt Röntgen 1901 den ersten Nobelpreis in 

Physik.3  

Konventionelle Röntgendurchleuchtungsaufnahmen stellen zweidimensionale Projektionen 

des durchstrahlten dreidimensionalen Objektbereichs dar. Die Schattenbilder der durchleuch-

teten Strukturen superponieren, die Tiefeninformation geht verloren. Die Folge ist eine nur 

mäßige Auflösung von Weichteilkontrasten. Einen entscheidenden Fortschritt stellte in den 

70er-Jahren des vorherigen Jahrhunderts die Entwicklung der Computertomographie (CT) dar, 

ein Röntgenschichtverfahren, welches überlagerungsfreie Schichtbilder des durchstrahlten 

Objekts erzeugen kann.4  

Schon 1963 beschrieb Allan MacLeod Cormack eine mathematische Rekonstruktions-

methode, die es erlaubt, aus Transmissionsmessungen der Röntgenstrahlung auf die Absorp-

tionsverteilung des durchstrahlten Objekts rückzuschließen.5 Unabhängig von Cormack’s 

Arbeiten gelang es dem Ingenieur Godfrey N. Hounsfield 1972 den ersten Computertomo-

graphen für den klinischen Einsatz vorzustellen, welcher EMI Scanner getauft wurde.6–8 Das 

Vorhandensein leistungsstarker Computer ermöglichte es Hounsfield, fußend auf den Arbeiten 

von Johann Radon9 und verfeinernden Algorithmen für die Bildberechnung, diesen Scanner 

herzustellen. Querschnitte des menschlichen Körpers konnten erstmals abgebildet werden.7 

Für ihre Leistungen erhielten Cormack und Hounsfield 1979 den Nobelpreis in Medizin.10 

Die Computertomographie hat sich seitdem schnell weiterentwickelt, sowohl bezüglich der 

Technologie als auch der Rekonstruktionsalgorithmen. Ein erster Ganzkörperscanner er-

schien 1974.11 Die Einführung der Spiral-CT Ende der 90er-Jahre des letzten Jahrhunderts, 

bei der die Untersuchungsliege während der Aufnahme kontinuierlich weiterbewegt wird, 

stellte einen weiteren Entwicklungssprung dar.12,13  
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Mit der Einführung der Dual-Source-CT (DSCT) im Jahre 2005 wurde die Computertomo-

graphie ein weiteres Mal revolutioniert.13 Durch zwei im rechten Winkel angeordnete Systeme 

aus Röntgenröhre und Detektor verbesserte sich die zeitliche Auflösung enorm, Bilder des 

sich bewegenden Herzens ließen sich ohne Verabreichung von herzratensenkenden Medika-

menten aufnehmen.14  

Betreibt man die beiden Röhren mit unterschiedlichen Spannungen, erhält man die soge-

nannte Dual-Energy-Computertomographie (DECT). Sie ermöglichte erstmalsa eine simultane 

Aufnahme von Bildern mit unterschiedlichen Röntgenstrahlenergien.15 Da Materialien unter-

schiedlicher chemischer Zusammensetzung Röntgenstrahlung in gleicher Weise schwächen 

können,16 ließ sich mit der Gewinnung zusätzlicher spektraler Informationen eine bessere 

Charakterisierung von Geweben erreichen.15  

Eine weitere entscheidende Neuerung war die Implementierung iterativer Bildrekonstruk-

tionen. In Simulationen konnte gezeigt werden, dass sie gegenüber der rechentechnisch effi-

zienteren gefilterten Rückprojektion zu einer deutlichen Reduktion der Strahlendosis führen 

würde.17 Aber erst im Jahr 2009 reichte die Rechenleistung der Computer aus, um entspre-

chende Computertomographen herzustellen,18 die in der Lage waren, Bilder gleicher Qualität 

mit ca. der Hälfte der ursprünglich benötigten Strahlendosis zu generieren.19,20 

Mit Einführung der Stellar-Detektoren im Jahr 2011 konnte die Firma Siemens21 das elektroni-

sche Rauschen durch die Integration des Analog-Digital-Wandlers in den Chip der Detektor-

Photodiode deutlich senken.21,22 Ohne Verlust an Bildqualität ließ sich so die Strahlendosis um 

weitere 50% reduzieren.22 

Die Optimierung der CT wird weitergehen, speziell im Hinblick auf die Reduktion der einge-

setzten Strahlendosis. Zukünftige Entwicklungsschübe zeichnen sich durch den Einsatz 

Künstlicher Intelligenz in der Softwareentwicklung ab.23,24  

2.2. CT-Technik 

Die Diagnostik mittels Röntgenstrahlung beruht auf der unterschiedlichen Schwächung der 

Strahlung während der Durchdringung des zu untersuchenden Objekts, z.B. von Knochen oder 

Organen.2 Konventionelle Röntgen-Durchleuchtungsaufnahmen, bei denen das durchstrahlte 

Gewebevolumen auf ein zweidimensionales Bild projiziert wird, sind Überlagerungsbilder mit 

nur geringer Auflösung von Weichteilkontrasten.4 Die Information, an welcher Stelle im Strah-

lengang die spezielle Absorption stattfand, geht verloren, da sich die Absorptionen über-

lagern.25 Bei der Computertomographie dagegen werden überlagerungsfreie Querschnitts-

bilder des durchstrahlten Objekts mit entsprechend deutlich verbesserter Auflösung er-

zeugt.4,16,25,26  

 

a Die grundlegenden Ideen und physikalischen Grundlagen waren schon in den 1970er-Jahren 
weitgehend bekannt101,102, wurden aber durch die damalige Rechenleistung der Computer limitiert. 
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2.2.1. Messprinzip 

In der Computertomographie werden der untersuchten Schicht – je nach Schwächungsgrad – 

ortsabhängige Absorptionskoeffizienten µ zugeordnet, die anschließend in entsprechende 

Grauwerte des CT-Bildes umgewandelt werden.4,27 Die durchstrahlte Schicht wird dafür in 

gleichgroße quaderförmige Volumenelemente aufgeteilt, den sog. Voxeln, typischerweise in 

einer 512 x 512 Matrix angeordnet.4 Die lokalen mittleren Absorptionskoeffizienten für jedes 

Voxel ermittelt man durch folgendes Verfahren:  

Die geschwächte Intensität eines dünnen Röntgenstrahlbündels wird nach Durchquerung der 

zu untersuchenden Gewebeschicht des Patienten gemessen. Die Intensitätsmessung erfolgt 

durch einen dem Röntgenstrahl gegenüberliegenden Detektor.4,26,27 In Geweben konstanter 

Dichte, d.h. in homogenen Objekten, ist die Intensitätsabnahme exponentiell, in Abhängigkeit 

vom Absorptionskoeffizienten µ und von der Objektdicke d.26,28 Um Messungen auch bei 

unterschiedlichen Röntgenintensitäten vergleichen zu können, wird der gemessene Intensi-

tätswert durch die Intensität des ungeschwächten Röntgenstrahls dividiert, d.h. auf die unge-

schwächte Strahlintensität normiert.4 Ein Messwert in der CT ist dann der negative Logarith-

mus der detektierten normierten Intensität, also in homogenen Objekten einfach das Produkt 

µ·d aus Absorptionskoeffizient µ und Objektdicke d und in inhomogenen Objekten das Linien-

integral ∫µ(s)ds des wegabhängigen Absorptionskoeffizienten µ(s) längs der durchstrahlten 

Strecke s.4 

Prinzipiell werden bei einer vollständigen CT-Aufnahme die folgenden Schritte ausgeführt:  

Wie beschrieben wird ein einzelner Messwert detektiert, anschließend die Röntgenstrahler-

Detektor-Einheit um einen kleinen Wert quer zur Patientenlängsachse linear verschoben 

(Translation) und ein weiterer Messwert aufgenommen.29 Am Ende erhält man ein Schwä-

chungsprofil der untersuchten Schicht, auch Projektion genannt. Die Projektion ist allerdings 

immer noch ein „Überlagerungsbild“ des durchleuchteten Objektbereichs. Daher wird die ge-

samte Strahler-Detektor-Einheit um einen kleinen Winkel gedreht und eine weitere Projektion 

aufgezeichnet. Dies wird fortgesetzt, bis das Messsystem eine 180-Grad-Drehung ausgeführt 

hat. Man erhält einen vollständigen Satz von Messdaten, das sog. Sinogramm.4  

Aus diesem Messdatensatz rekonstruiert ein Computer für jedes Voxel einen konstanten 

mittleren Absorptionskoeffizienten, der in einen Grauwert übertragen wird. Diese Grauwerte 

werden als zweidimensionales CT-Bild dargestellt, indem man jedem „Voxelgrauwert“ das ent-

sprechende Pixel der Bildmatrix zuordnet.4,26,27  

2.2.2. Aufbau eines CT-Geräts 

Ein moderner Computertomograph besteht prinzipiell aus einer (rotierenden) Abtasteinheit, 

der sog. Gantry, einem Tisch für den Patienten und einem Hochleistungsrechner mit Bedien- 

und Auswertekonsole.25,30 Die Gantry ist das Gerüst, in dem sich die wichtigen Komponenten 

wie der Hochspannungsgenerator und die Röntgenröhre mit Kühlung und Blendensystem 
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sowie die Detektoren (Sensoren für die Intensitätsmessung) befinden. Sie integriert zusätzlich 

den Antrieb für die Rotation, die Strom- und Spannungsversorgung der Bauteile und die Daten-

übertragung zwischen der rotierenden Abtasteinheit und dem Hochleistungsrechner (vgl. 

Abbildung 1).26,30  

 

Abb. 1: Computertomograph der 3. Generation  
Schematische Darstellung modifiziert nach einer Informationsseite des Instituts für Medizinische Physik und Strah-
lenschutz der Technischen Hochschule Mittelhessen; https://www.thm.de/mni/forschung/institute-gruppen/imps/ 

imps-Strahlung-information/radiologie/modalitaeten/computertomographie.html (Zuletzt abgerufen am 13.02.2022) 

Bei den heutigen Computertomographen (Geräte der 3. und 4. Generation) rotiert die Rönt-

genröhre um den Patienten. Ein Blendensystem (Kollimator) formt aus dem Strahlenkegel der 

Röntgenröhre einen schmalen, fächerförmigen Röntgenstrahl, dessen Breite in Patienten-

längsrichtung der gewünschten zu untersuchenden Körperschicht entspricht.26,30  

In Geräten der 3. Generation rotieren die Röntgenröhre und die gegenüberliegenden kreis-

förmig angeordneten Detektoren gemeinsam um den Patienten.26 Der Öffnungswinkel der 

Detektorschicht ist groß genug, um den gesamten Patientenquerschnitt erfassen zu können4 

(vgl. Abbildung 1). Eine Projektion lässt sich auf diese Weise gleichzeitig von den Detektor-

elementen aufnehmen.4 Die Translation, bei der die Projektion – wie schon beschrieben – aus 

nacheinander vorgenommenen Einzelmessungen zusammengesetzt wird (Geräte der 1. und 

2. Generation), entfällt und es wird nur noch eine Rotationsbewegung durchgeführt. Die Scan-

zeit reduziert sich drastisch. Geräte der 4. Generation besitzen einen stationären Detektor-

kranz, nur die Röntgenröhre rotiert.26,27,30 
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2.2.3. Spiral-CT 

Ein Innovationsschub stellte die Einführung der Spiral-CT im Jahre 1989 durch W. A. Kalender 

und P. Vock dar.27 Während die Röntgenröhre kontinuierlich um den Patienten rotiert, wird der 

Patiententisch mit konstanter Geschwindigkeit durch die Gantry hindurch bewegt. Die Rönt-

genröhre durchläuft eine spiral- bzw. helikale Bahn, die Messdaten werden kontinuierlich in 

einem sog. Volumendatensatz erfasst.25,27  

Mit bestimmten Rekonstruktionsalgorithmen lassen sich aus dem Volumendatensatz Schich-

ten variabler Dicke mit unterschiedlichen Abständen zueinander rekonstruieren.31 Ermöglicht 

wurde die Spiral-CT-Technik durch die neue Schleifringtechnologie, bei der die Verbindung 

zwischen rotierender Abtasteinheit und stationärer Gantry kabellos erfolgt.26 Die bisherigen 

langen Untersuchungszeiten, bedingt durch die sequenzielle Aufnahme einzelner axialer 

Schichten, und die Entstehung von Artefakten zwischen zwei Schichtaufnahmen, z.B. durch 

Atmung oder Patientenbewegung, können durch die Spiral-CT vermieden werden.4  

Das Scanvolumen hängt vom Tischvorschub und der Schichtdicke ab, das Verhältnis wird als 

Pitch p bezeichnet: p = 
𝐓𝐢𝐬𝐜𝐡𝐯𝐨𝐫𝐬𝐜𝐡𝐮𝐛 𝐩𝐫𝐨 𝐆𝐚𝐧𝐭𝐫𝐲𝐮𝐦𝐝𝐫𝐞𝐡𝐮𝐧𝐠

𝐁𝐫𝐞𝐢𝐭𝐞 𝐝𝐞𝐬 𝐑ö𝐧𝐭𝐠𝐞𝐧𝐬𝐭𝐫𝐚𝐡𝐥𝐟ä𝐜𝐡𝐞𝐫𝐬 𝐢𝐧 𝐒𝐜𝐚𝐧𝐫𝐢𝐜𝐡𝐭𝐮𝐧𝐠
.31,32 Der dimensionslose Pitch 

bestimmt, ob die Aufnahme der Daten überlappend (p < 1) oder lückenhaft (p > 1) erfolgt. Bei 

einem Pitch > 2 droht ein Informationsverlust.25,33 Da die Messdaten nicht in einer Ebene auf-

genommen werden, müssen zur Rekonstruktion einer bestimmten Bildebene die vor und hinter 

der Bildebene gemessenen Daten interpoliert werden. Die Halbwertsbreite des durch Interpo-

lation entstehenden glockenförmigen Schichtempfindlichkeitsprofils wird als effektive Schicht-

dicke bezeichnet.4  

2.2.4. Mehrzeilen-CT 

Eine weitere technische Neuerung der CT ist die sog. Multidetektor- oder Mehrzeilen-

Computertomographie, bei der mehrere Detektorzeilen in Patientenlängsrichtung verbaut 

werden. Die ersten Geräte, die 1989 auf den Markt kamen, hatten vier benachbarte Zeilen, 

Tomographen im Jahre 2013 bereits bis zu 640.4,25  

Die Mehrzeilen-CT deckt während einer Rotation ein signifikant größeres Volumen ab.4 Die 

minimale Schichtdicke – und in Folge die davon abhängige Ortsauflösung in Patientenlängs-

richtung – wird durch die Breite der einzelnen Detektoren bestimmt.25,30 Eine Rauschreduzie-

rung kann durch Zusammenschaltung einzelner Detektorreihen, also durch dickere Schichten, 

erreicht werden.26 

Das größere Untersuchungsvolumen ermöglicht bspw. die Abbildung des gesamten Herzens 

während eines Schlags25, die kürzeren Scanzeiten reduzieren Bewegungsartefakte und Kon-

trastmittelmenge. Die Möglichkeit der Wahl dünner kollimierter Schichten erlaubt eine isotrope 

Auflösung mit einer Bildrekonstruktion in jeder Raumebene.26 



 
 

15 

Auch in der Mehrzeilen-CT müssen die Messdaten interpoliert werden. Ein neuartiges Verfah-

ren, die Z-Filterung bzw. Z-Interpolation, arbeitet mit einer frei wählbaren Gewichtsfunktion, 

d.h. die gemessenen Strahlintensitäten werden je nach Abstand von der Bildebene unter-

schiedlich stark bei der Bildrekonstruktion berücksichtigt. Das Schichtempfindlichkeitsprofil 

kann in Form und Breite verändert werden.4  

2.2.5. Röntgenröhre 

Seit der Entdeckung der Röntgenstrahlung hat sich das Prinzip ihrer Erzeugung in der Medi-

zintechnik nicht wesentlich verändert.34 In einem Hochvakuumgefäß befinden sich zwei 

Elektroden, eine elektrisch heizbare Kathode und eine gegenüberliegende Anode34,35 (vgl. 

Abbildung 2).  

Die Kathode besteht aus einem Wolframdraht, der durch einen elektrischen Strom bis zur 

Weißglut (ca. 2600 °C) erwärmt wird.35 Eine zwischen Kathode und Anode angelegte Hoch-

spannung beschleunigt die durch Erhitzen freigesetzten Elektronen in Anodenrichtung. Eine 

die Glühkathode umgebende röhrenförmige Elektrode (Wehnelt-Zylinder) bündelt dabei den 

entstehenden Elektronenstrahl mittels eines elektrostatischen Feldes, sodass der Strahl auf 

eine kleine Fläche der Anode, den sog. Brennfleck, konzentriert wird.35 Dort wird nur ca. 1% 

der kinetischen Energie der Elektronen in Röntgenstrahlung überführt, der Rest wird in Wärme 

umgewandelt.26,34  

Die Brennfleckgröße beeinflusst die Auflösung des Röntgenbildes. Bei der Röntgenabbildung 

handelt es sich um eine Zentralprojektion, die für ein scharfes Bild eine möglichst punktförmige 

Lichtquelle, also einen kleinen Brennfleck, erfordert.28,34,35 Aufgrund der hohen thermischen 

Belastung kann dieser aber nicht beliebig verkleinert werden. Eine Neigung der Anodenober-

fläche bewirkt durch perspektivische Verkürzung, dass die für die thermische Belastung maß-

gebliche Elektronenauftrefffläche größer ist als der abbildungswirksame optische Brennfleck, 

d.h. als die Projektion der Auftrefffläche in Richtung des entstehenden Röntgenstrahlbündels 

(vgl. Abbildung 2).28,30,35  

Die Anodentemperatur limitiert die Leistungsfähigkeit der Röntgenröhre.30 In Computertomo-

graphen mit ihren hohen Scanfrequenzen und Strahlleistungen reicht eine Brennfleckver-

größerung nicht aus, um eine Überhitzung der Anode zu vermeiden.34 Röntgenröhren in Com-

putertomographen werden in zwei verschiedenen Bauformen angeboten, der Drehanoden- 

und der Drehgehäuse-Röntgenröhre. Sie unterscheiden sich im Hinblick auf ihre Kühlmöglich-

keiten und ihre thermische Belastbarkeit.27 

In beiden Bauformen befindet sich die Röntgenröhre in einem Röhrenschutzgehäuse, welches 

mehrere Aufgaben erfüllt. Das hitzefeste Schutzgehäuse schirmt die entstehende Röntgen-

strahlung meist durch eine Bleiauskleidung nach außen hin ab und muss daher ein geeignetes 
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Abb. 2: Prinzipieller Aufbau einer Drehanoden-Röntgenröhre. 
K : Kathode (Elektronenquelle), UHeiz : Heizspannung für die Glühwendel der Kathode, We : Wehneltzylinder 
(Elektronenoptik zur Fokussierung des Elektronenstrahls), A : Drehanode mit Graphitauflagen zur Erhöhung der 
Wärmekapazität (Brennfleckbahn meist aus Wolfram bestehend), URö : externe Hochspannung zwischen Kathode 

und Anode zur Beschleunigung der aus der Kathode freigesetzten Elektronen,  : Röntgenstrahlung. 
Anode und Kathode befinden sich in einem evakuierten Glaskolben, der von einem ölgefüllten Strahlenschutz-
gehäuse mit einem Austrittsfenster für die Röntgenstrahlung umgeben ist. Das Schutzgehäuse schirmt die Rönt-
genstrahlung ab, das Öl dient der Wärmeableitung nach außen. Der Elektronenstrahl trifft auf den abgeschrägten 
Rand der rotierenden Drehanode. Die Rotation verteilt die entstehende Verlustwärme auf eine vollständige Brenn-
fleckbahn, die Abschrägung des Anodentellerrandes verkleinert die thermische Brennfleckfläche durch Projektion 

auf die für die Abbildung verantwortliche optische Brennfleckfläche.  

Strahlenaustrittsfenster besitzen. Hochspannungsfestes isolierendes Öl innerhalb des Schutz-

gehäuses sorgt zusätzlich für eine Kühlung der Anode.35 Die Anode sollte neben einem hohen 

Schmelzpunkt auch eine hohe Wärmespeicherkapazität aufweisen. Als Anodenmaterial wird 

überwiegend Wolfram eingesetzt,26 das einen hohen Schmelzpunkt hat (ca. 3420 °C)36 und 

zudem mit seiner Kernladungszahl von Z = 7435 eine hohe Röntgenstrahlausbeuteb bewirkt. 

Graphitschichten auf der Rückseite der Anode erhöhen ihre Wärmekapazität.30 

 

b Die Strahlungsleistung einer Röntgenröhre ist proportional zur Kernladungszahl Z des Anoden-
materials.34 
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In Drehanoden-Röntgenröhren befindet sich ein rotierender Anodenteller, der den Brennfleck 

auf eine kreisförmige Bahn verteilt. Eine Ableitung der Wärme nach außen kann durch ein 

Flüssigmetalllager verbessert werden (vgl. Abbildung 2).30,34  

Bei der moderneren Bauform der Drehgehäuse-Röntgenröhre dagegen rotiert das Röhren-

gehäuse als Ganzes, während der Anodenteller mit der Gehäusewand starr verbunden ist. 

Diese ist wiederum von einem Kühlölbad umgeben und lässt sich so effektiv kühlen.30 Der 

Elektronenstrahl wird hier nicht mit einem Wehnelt-Zylinder, sondern mit einem Quadrupol-

Elektromagneten gebündelt und auf den Anodentellerrand fokussiert.35 Ein Dauerbetrieb mit 

hohen Scanfrequenzen und Leistungsreserven wird möglich.30,35  

Die Röntgenstrahlung entsteht durch Wechselwirkung der beschleunigten Elektronen mit den 

Anodenatomen. Passieren Elektronen das Coulombfeld eines Atomkerns, werden sie auf 

Hyperbelbahnen abgelenkt und dabei abgebremst.37 Sie verlieren in Abhängigkeit vom Ab-

stand zum Atomkern Bewegungsenergie, die als elektromagnetische Strahlung wieder emit-

tiert wird. Die emittierte Strahlung weist Energien von beinahe Null bis zu einer oberen 

Grenzenergie auf, wenn das Elektron bei einem zentralen Stoß mit dem Atomkern seine ge-

samte Bewegungsenergie in einem einzigen Prozess abgibt; es entsteht ein kontinuierliches 

Röntgenbremsspektrum.26,35 Elektronen können auch – bei genügend hoher Energie – 

Anodenatome ionisieren, indem sie ein Hüllenelektron der inneren Schale durch Stoß aus dem 

Atom entfernen. Fällt ein Hüllenelektron aus einer höherenergetischen Schale in die freige-

wordene Stelle, wird die Bindungsenergiedifferenz in Form einer für das Anodenmaterial cha-

rakteristischen Strahlung abgegeben. Dem Spektrum der Röntgenbremsstrahlung überlagert 

sich eine entsprechende Spektrallinie.26,35 

Die Röntgenstrahlung muss – je nach Untersuchungsgegenstand – spektral verändert werden. 

Die Abbildung kontrastarmer Objekte benötigt niederenergetische Röntgenstrahlung, während 

z.B. bei adipösen Patienten eine höherenergetische Strahlung mit größeren Leistungsreser-

ven vorteilhaft ist.30,35  

Die Röhrenspannung zwischen Kathode und Anode bestimmt über die Dosierung der Elektro-

nengeschwindigkeit die Energie der Röntgenstrahlung.38 Die Strahlendosis dagegen hängt 

von der Gesamtmenge der erzeugten Röntgenphotonen ab. Sie ist bei einer Einzelschicht-CT 

direkt proportional zum Röhrenstrom-Zeit-Produkt, bei einer Mehrschicht- oder Spiral-CT pro-

portional zum Röhrenstrom-Zeit-Produkt pro Pitch.39 Der Röhrenstrom ist der an der Kathode 

angelegte Heizstrom, die Zeit ist die Belichtungszeit, d.h. die Rotationszeit des Röhren-

Detektor-Systems.31  

Das Röntgenspektrum lässt sich durch externe Filter zusätzlich verändern.40,41 Aus Strahlen-

schutzgründen muss der niederenergetische Anteil des Spektrums, der wegen seiner hohen 

Absorption im Patienten nicht zur Bildgebung beiträgt, reduziert werden. Eine Aufhärtung der 

Röntgenspektren, also eine relative Zunahme höherenergetischer Photonen, ist die Folge.26,35 
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Unterhalb des Strahlenaustrittsfensters ist eine Tiefenblende angebracht. Filter im oberen Be-

reich, meist Aluminium- oder Kupferplatten,26 können in den Strahlengang eingebracht 

werden. Röhrennahe Bleilamellen schirmen Streustrahlung ab, objektnahe größenverstellbare 

Kollimatoren (Blenden) dienen der Einstellung und Kontrolle des Strahlenfächers.31,38  

2.2.6. Detektoren 

Die Intensitätsunterschiede der geschwächten Röntgenstrahlung nach Durchdringung des 

Patienten werden mit Messwertempfängern, den Detektoren, registriert.26 Sie wandeln die auf-

treffende Strahlung in elektrische Signale um, deren Signalhöhe sich linear mit der Röntgen-

intensität ändern sollte.30  

Moderne Festkörper-Szintillationsdetektoren bestehen aus strahlenempfindlichem, dotiertem 

Material (z.B. Cadmium-Wolframat, Gadolinium-Oxid), welches durch seine hohe Ordnungs-

zahl fast alle auftreffenden Röntgenquanten absorbiert. Die hohe Quanteneffizienz ermöglicht 

niedrigere Strahlendosen.30 Die Röntgenstrahlung erzeugt im Szintillationsmaterial Lichtblitze, 

die von Fotodioden detektiert und in elektrischen Strom umgewandelt werden. Der verstärkte 

Strom wird anschließend digitalisiert.25,30,42  

Das Szintillationsmaterial weist eine kurze Signalabklingzeit auf, eine Voraussetzung für die 

Realisierung der hohen Rotationsgeschwindigkeit der Gantry moderner CT-Geräte.30 Zu lange 

Abklingzeiten bewirken ein Nachleuchten des Szintillators mit negativen Auswirkungen auf die 

Ortsauflösung und die Bildqualität.25  

Der Detektor setzt sich aus einzelnen Elementen zusammen, die durch dünne Trennschichten 

separiert werden, um ein optisches Übersprechen zu vermeiden. Lichtblitze, die in einem 

Detektorelement entstanden sind, sollen keine Nachbarelemente anregen können. Die auf die 

Trennschichten auftreffenden Röntgenquanten werden nicht registriert.25,43 

Streustrahlung aus dem Messobjekt bewirkt eine Kontrastreduktion des CT-Bildes und erzeugt 

Artefakte. Die Unterdrückung der Streustrahlung wird in der Regel mit 2-3 cm hohen Wolfram- 

oder Molybdänblechen erreicht, die sich in Kanalrichtung zwischen den einzelnen Detektor-

elementen befinden.30  

Detektoren in Computertomographen erlauben die Einstellung kollimierter Schichtdicken ver-

schiedener Breite. Bei Einzelschichtdetektoren kann die gewünschte Schicht mit dem röhren-

nahen Kollimator konfiguriert werden. Bei Mehrschichtdetektoren kann die mit der röhrensei-

tigen Blende voreingestellte Gesamtbreite des Strahlenfächers durch elektrischen Zusammen-

schluss mehrerer Detektorelemente in Patientenlängsrichtung unterschiedlich aufgeteilt 

werden.30
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2.2.7. Bildrekonstruktion 

Bei einer CT-Aufnahme wird die Intensitätsdifferenz der ausgesandten und der am Detektor 

registrierten Strahlung während einer Rotation der Röhre um den Patienten aus unterschied-

lichen Winkeln gemessen. Die Messdaten werden einem Computer (dem Bildrechner) zuge-

führt, dessen Aufgabe es ist, aus den eindimensionalen Projektionsdaten ein zweidimen-

sionales Schnittbild zu generieren.25                                                                                                         

Wesentliche Determinanten der Bildrekonstruktion sind die Parameter Schichtdicke und Re-

konstruktionsinkrement.31 Die verwendete Detektorkollimation begrenzt die Dicke der rekon-

struierten Schnittbildschicht nach unten. Es können nur Bilder gleicher oder größerer Schicht-

dicke aus dem Datensatz berechnet werden.31 Das Rekonstruktionsinkrement legt die Schicht-

abstände der zu rekonstruierenden Einzelbilder fest. Ein Inkrement kleiner als die Schichtdicke 

bewirkt Bildüberlappungen.31 

Ein Rekonstruktionsalgorithmus, der vergleichsweise wenig Rechenleistung benötigt, ist die 

gefilterte Rückprojektion (engl. filtered back projection).44 Jede aufgenommene Projektion wird 

in eine zweidimensionale Bildmatrix von 512 x 512 Pixeln eingetragen, welche der Patienten-

schnittebene entspricht. Weil die Orte und der Grad der Schwächung auf dem Weg des Mess-

strahls durch den Patienten nicht bekannt sind, werden die Messwerte in Richtung des Mess-

strahls gleichmäßig rückprojiziert, d.h. jedes Pixel längs des Messstrahls erhält den gleichen 

gemittelten Wert.22,25 Hat man alle Projektionen in die Matrix übertragen, ergibt sich durch 

Addition ein topographisch korrektes Schichtbild, allerdings mit Verzeichnungen bzw. Un-

schärfen, da sich die rückprojizierten Werte auch noch außerhalb der Dichtezentren über-

lagern25,45 (vgl. Abbildung 3). Um diese Verzeichnungen zu minimieren, wird jedes Schwä-

chungsprofil vor der Rückprojektion gefiltert. Die Filterfunktion, der sog. Faltungskern, besitzt 

in der Mitte einen positiven Bereich, der zu seinen Rändern hin ins Negative absinkt.46 Die 

Filterung, mathematisch gesehen eine Faltung, bewirkt in der Rückprojektion, dass – verein-

facht ausgedrückt – die Verzeichnungen außerhalb des eigentlichen Objektpunkts durch 

negative Korrekturwerte ausgeglichen werden.46 Der Faltungskern beeinflusst die Schärfe und 

das Rauschen des Bildes.4 Da bei vorgegebener Strahlendosis eine bessere Bildschärfe mit 

einem höheren Rauschen einhergeht, sollte der Faltungskern je nach diagnostischer Aufgabe 

geeignet gewählt werden.4,43 

Ein anderer Algorithmus, die iterative Rekonstruktion, berechnet ein grobes erstes Schnittbild 

(das Rohbild) analog der gefilterten Rückprojektion.26 Durch Vergleich der tatsächlich gemes-

senen Projektionen mit den Rohbilddaten wird ein aktualisiertes Bild anhand der Abweichun-

gen erstellt. Dieses Korrekturbild ersetzt das zuvor berechnete Bild. Der Vorgang, Vergleich 

und Korrekturbilderstellung, wird so lange wiederholt (lat. iterare = wiederholen), bis das 

aktualisierte Bild die gemessenen Daten widerspiegelt.25,26,43 Im klinischen Alltag reichen i.d.R. 
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Abb. 3: Ungefilterte Rückprojektion am Beispiel einer 5 x 5 - Matrix mit Elementen der Dichte 20 und 45. 
Nach einer horizontalen Messung (0°) werden die gemessenen Werte gleichmäßig rückprojiziert. In der Bildmatrix 
ergeben sich Streifen gleicher Dichte. Weitere Projektionen und Rückprojektionen unter verschiedenen Winkeln 
führen zu einer korrekten Darstellung der Dichtezentren an den richtigen Stellen, allerdings mit Unschärfen wegen 
Überlagerungen der Rückprojektionen auch außerhalb der Zentren. 
Die Darstellung basiert auf einer Idee von Liebing A. Computertomografie - Teil 1: Aufbau, Technik, Bildentstehung. 
Radiopraxis 2013; 06: 9–21. 
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drei Iterationen aus.22 Obschon lange bekannt, war das Verfahren der iterativen Rekonstruk-

tion erst im Jahr 2010 marktreif, nachdem die benötigte hohe Rechenleistung für die Bild-

datenberechnung zur Verfügung stand.25 Der Algorithmus erlaubt es, als rein rechnerisches 

Verfahren die Strahlendosis bei gleicher Bildqualität gegenüber der gefilterten Rückprojektion 

um bis zu 50% zu reduzieren.19,20 Alternativ lässt sich das Bildrauschen bei gleicher Dosis 

verbessern, Bildauflösung und Bildrauschen hängen nicht mehr voneinander ab.25,31 

Jedes rekonstruierte Bildelement (Pixel) enthält einen Schwächungswert, den Röntgen-

Absorptionskoeffizienten, welcher die Strahlungsabsorption im entsprechenden Volumen-

element (Voxel) der untersuchten Objektschicht beschreibt. Der Absorptionsgrad im Voxel 

hängt einerseits von seiner Dichte, andererseits vom Röntgenspektrum bzw. der Röntgen-

strahlenergie ab. Messungen mit verschiedenen CT-Geräten wären nicht vergleichbar, da die 

Akquisitionsparameter und die Geräteeigenschaften das Röntgenspektrum bestimmen.25,26,35 

Um den Einfluss des Spektrums zu eliminieren, werden die absoluten Röntgen-Absorptions-

koeffizienten µ der Pixel in relative Koeffizienten mit der Bezugsgröße Wasser umgerechnet 

und als CT-Wert bezeichnet:4,26  

CT-Wert = 1000 
µ−µ(𝐖𝐚𝐬𝐬𝐞𝐫)

µ(𝐖𝐚𝐬𝐬𝐞𝐫)
 

Die dimensionslosen CT-Werte werden zu Ehren von Sir Godfrey Hounsfield in der Einheit HE 

(Hounsfield-Einheit) angegeben. Wasser besitzt nach Definition den CT-Wert 0 HE, Luft minus 

1000 HE. Die meisten Organe liegen mit ihren CT-Werten im Bereich von 20 bis 80 HE.4,25 

Zur visuellen Darstellung des rekonstruierten Bildes ordnet man den CT-Werten der Pixel 

jeweils einen Grauwert zu. Die Hounsfield-Skala unterscheidet 4096 Graustufen.4,25 Das 

menschliche Auge kann ca. 20 Graustufen auflösen.26 Man bedient sich daher der sog. Fen-

stertechnik, bei der je nach diagnostischer Aufgabe nur der interessierende Ausschnitt aus der 

Hounsfield-Skala verwendet und auf die verfügbare Grauskala des Darstellungsmediums ge-

spreizt wird (Fenstereinstellung oder Fensterweite).25 Liegen die CT-Werte außerhalb der 

Fenstereinstellung, werden zu hohe Werte weiß, zu niedrige schwarz dargestellt.4 Neben der 

Fensterweite lässt sich als zweiter Parameter das Fensterzentrum einstellen, dessen Wert den 

Bereich der Hounsfield-Skala widerspiegelt, in dem sich die zu beurteilende Gewebe- oder 

Organstruktur befindet.25,26,31 

2.2.8. Bildqualität 

Die diagnostische Sicherheit bildgebender Verfahren hängt stark von der Qualität der aufge-

nommenen Bilder ab. In der Computertomographie wird die Bildqualität wesentlich durch die 

visuellen Merkmale Kontrastauflösung und Rauschen bestimmt.32,47  

Mit Kontrast bezeichnet man den Grauwertverlauf zwischen zwei Bildelementen.31 Bei Weich-

teilgewebedarstellungen z.B. ist die Fähigkeit des CT-Scanners von Bedeutung, auch kleinste 
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Dichteunterschiede auflösen zu können. Die Kontrastauflösung sinkt mit Zunahme des Bild-

rauschens.32,47 

Das Bildrauschen beschreibt Störsignale ohne verwendbare Bildinformation.25 Es beeinträch-

tigt die Wahrnehmung der relevanten Bildinformationen und limitiert die Qualität der Bild-

analyse.47 Das Rauschen kann über die Standardabweichung der Hounsfield-Einheiten eines 

ausgewählten Areals (region of interest) quantifiziert werden.31,32,39 

CT-Untersuchungsprotokolle kombinieren die Werte verschiedener Akquisitionsparameter, die 

das Bild und dessen Qualität beeinflussen. I.d.R. liefern die Protokolle eine gute Bildqualität, 

Änderungen sind nur in Sonderfällen zu empfehlen, bspw. bei adipösen Patienten.25,32 

Entscheidend ist die Anzahl N der Röntgenphotonen, die zur Bildgebung beitragen. Sie ist 

proportional zum Röhrenstrom, zur Schichtdicke und zur Akquisitionsdauer der CT-Unter-

suchung. Das Bildrauschen wird vom Rauschen der Messwerte (Quantenrauschen) dominiert, 

welches näherungsweise proportional zu 
1

√N
 ist. Die Strahlendosis hängt direkt von der 

Gesamtenergie der Röntgenphotonen während einer CT-Aufnahme ab, also von ihrer Anzahl 

und Individualenergie.39  

Demzufolge verhalten sich Strahlendosis und Bildqualität antagonistisch. Eine höhere Bild-

qualität durch Verminderung des Bildrauschens wird durch eine Erhöhung der Strahlendosis 

erkauft. Ziel sollte es sein, die benötigte diagnostische Sicherheit mit minimaler Strahlendosis 

zu erreichen (ALARA-Prinzip: as low as reasonably achievable).48,49 

Eine Möglichkeit der indirekten Dosisreduktion bietet der Einsatz iterativer Rekonstruktions-

algorithmen. Die Bilder werden mit niedriger Dosis akquiriert und das erhöhte Rauschen durch 

rechnerische Nachbearbeitung minimiert.33,50 Bei vergleichbarer Bildqualität kann eine Reduk-

tion der Dosis von bis zu 75% erreicht werden.51 Bei zu starker Reduktion (>40%) besteht 

allerdings die Gefahr einer zu starken Glättung, sodass Niedrigkontraste nicht mehr aufgelöst 

werden.33 

Folgende Akquisitionsparameter haben Auswirkungen auf die Bildqualität: 

Kollimation (Dimension der Kollimatoröffnung in mm)31 

Mittels röhrenseitiger Kollimatoren wird die Breite des eingeblendeten Strahlenfächers festge-

legt. Die Schichtdicke entspricht bei Einzeilen-CT-Scannern der Strahlenfächerbreite, bei 

Mehrschicht-CTs der Breite der zusammengeschalteten Detektorzeilen.25,32,52 Sie bestimmt 

die Ortsauflösung, die mit geringerer Dicke zunimmt. Eine bessere Ortsauflösung erhöht den 

Kontrast.25,31,32 Eine Verringerung der Schichtdicke erhöht proportional zu 
1

√Schichtdicke×N
 das 

Bildrauschen,31 bei gleichbleibender Bildqualität würde eine Halbierung der Schichtdicke eine 

Verdopplung der Dosis erfordern.26  
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Röhrenstrom (Heizstrom der Röntgenröhrenkathode in mA)31 

Über den Heizstrom kann die Anzahl der Röntgenphotonen dosiert werden, da ein hoher 

Strom mehr Elektronen freisetzt. Oft wird das Produkt aus Röhrenstrom und Rotationszeit in 

mAs als Röhrenstrom-Zeit-Produkt angegeben, bei Mehrschicht-CTs als mAs pro Pitch (effek-

tives Röhrenstrom-Zeit-Produkt).27 Das Produkt determiniert die Photonenmenge eines CT-

Scans. Eine Erhöhung des Röhrenstrom-Zeit-Produkts verringert das Bildrauschen,32,39 wäh-

rend die Strahlendosis linear zunimmt.27,32 Zur Minimierung der Dosis bieten die Unter-

suchungsprotokolle eine automatische Röhrenstrom-Modulation (ACM, automatic current 

modulation) an, die den Röhrenstrom pro Rotation gemäß einer sinnvollen Bildqualität 

regelt.27,32 

Röhrenspannung (Potenzialdifferenz in kV zwischen Kathode und Anode der Röntgenröhre)52 

Mit der Röhrenspannung legt man mittels Dosierung der Elektronengeschwindigkeit die maxi-

male Photonenenergie und ihre Durchdringungsfähigkeit fest.27,32 Eine Erhöhung der Röhren-

spannung bei konstant gehaltenem Röhrenstrom reduziert einerseits das Bildrauschen, be-

dingt durch die verbesserte Durchdringungsfähigkeit,32 führt aber andererseits zu einer über-

proportionalen Dosissteigerung27,53 bei tendenziell verringertem Kontrast.25,32 

Pitch (Verhältnis von Tischvorschub pro Rotation und Gesamtkollimation)4,27,32 

In der Einzelschicht-Spiral-CT bewirkt eine überlappende Datenakquisition (Pitch < 1) eine 

Verringerung der effektiven Schichtdicke, eine Verbesserung der räumlichen Auflösung ist die 

Folge.4,32 Bei konstantem mAs-Produkt ist das Bildrauschen unabhängig vom Pitch, die Strah-

lendosis steigt mit abnehmendem Pitch.4,25,32,39 In der Mehrschicht-Spiral-CT bewirkt der Inter-

polationsalgorithmus eine Zunahme des Bildrauschens mit der Erhöhung des Pitch-Werts, das 

Rauschen hängt vom Pitch ab.31,39 Wird die automatische Röhrenstrom-Modulation verwendet, 

sind sowohl das Bildrauschen als auch die Strahlenexposition unabhängig vom Pitch.4,32,39 

2.3. Dual-Energy-Computertomographie 

Die Dual-Energy-Computertomographie (DECT) erzeugt prinzipiell zwei Datensätze mit unter-

schiedlichen Röntgenenergien bzw. -spektren.40,44,54,55 

In der konventionellen CT unter Verwendung nur eines Spektrums (Single-Energy-CT; SECT) 

wird die Schwächung der Röntgenstrahlung mittels Hounsfield-Einheiten respektive Grau-

werten ausgedrückt (vgl. Kapitel 2.2.7. Bildrekonstruktion). Die inneren Strukturen des Prüf-

objektes können durch Zuordnung bestimmter Hounsfield-Einheiten zu spezifischen Körper-

materialien sichtbar gemacht werden.56,57 

Die DECT erweitert diese qualitative Zuordnung um die Möglichkeit der quantitativen Charak-

terisierung und Analyse des Prüfobjektes.54,57–59 Während zwei Materialien mit unterschied-

lichen Massendichten aber – bei gegebener Röntgenenergie – ähnlichen Hounsfield-Einheiten 

(wie bspw. Kalzium und Iod58,60) in der SECT nicht unterschieden werden können,55 lassen sie 
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sich in der DECT wegen der materialspezifischen Energieabhängigkeit der Absorptionskoeffi-

zienten differenzieren.54,58,60 Die Aufnahme zweier Röntgenbilder bei unterschiedlichen 

Röntgenenergien erlaubt neuartige Bildrekonstruktionen. Eine rechnerische Kombination bei-

der Bilder gestattet Rückschlüsse auf Materialzusammensetzung und -beschaffenheit, z.B. auf 

die Dichte- oder Kernladungszahlverteilung.54,56,59 

2.3.1. Physikalisch-technische Grundlagen 

Röntgenstrahlung wirkt indirekt ionisierend. Atome absorbieren oder streuen die Photonen, 

Energie wird übertragen und die Röntgenstrahlung geschwächt.26 Die in der DECT relevanten 

Wechselwirkungsprozesse von Photonen mit Materie sind der Photoeffekt und die Compton-

streuung.26,41,54,57,61,62  

Der Photoeffekt beruht vorwiegend auf der Interaktion der Photonen mit den Hüllenelektronen 

innerer Schalen.26,41,57,62 Dabei wird die gesamte Photonenergie auf ein Hüllenelektron über-

tragen, welches die Schale verlässt. Ist die Photonenergie nur geringfügig größer als die 

Bindungsenergie des Elektrons, steigt die Schwächung der Röntgenstrahlung stark an (sog. 

K-Kante), die Wahrscheinlichkeit des Eintretens der Wechselwirkung ist am höchsten.41,55,62 

Die Interaktionswahrscheinlichkeit – und infolgedessen die Röntgenenergieschwächung – 

wächst stark mit steigender Ordnungszahl Z des Materials, während sie mit Zunahme der Pho-

tonenergie entsprechend sinkt.26,55,57,62 Der Photoeffekt ist dominant im Niedrigenergie-

bereich.c 

Bei der Comptonstreuung wechselwirken Photonen vorwiegend mit den quasi-freien Hüllen-

elektronen der äußeren Schalen eines Atoms26,41,57,62. Das stoßende Photon überträgt seine 

Energie teilweise auf das getroffene Elektron. Nach dem Zusammenstoß fliegt das Photon aus 

seiner ursprünglichen Richtung abgelenkt (gestreut) mit geringerer Geschwindigkeit respek-

tive Energie weiter, während das Elektron das Atom unter einem anderen Winkel ver-

lässt.26,41,57 Die Comptonstreuung ist dominant bei höheren Energien.26,57,59,63 Sie hängt 

wesentlich von der Elektronendichte ab41,54,62 und nimmt mit der Massendichte des Materials 

zu.26,57 Die Ordnungszahl spielt bei diesem Effekt kaum eine Rolle.26,57,61,62 

Grundlage der Dual-Energy-CT ist die beschriebene energie- und materialabhängige Rönt-

genabsorption. Für einen gewinnbringenden Einsatz sind einige Kriterien zu beachten: 

Spektrale Trennung: Die polychromatischen Spektren der unterschiedlichen Röhrenspan-

nungen überlagern sich teilweise. Eine geringere Überschneidung bedeutet eine bessere 

spektrale Trennung, die für eine zuverlässige und quantitative Differenzierung der Material-

 

c In Wasser ist bei Photonenergien von bis zu ca. 60 keV hauptsächlich der Photoeffekt für die Schwä-
chung der Strahlung verantwortlich, bei Materialien hoher Ordnungszahl auch bei Energien von mehr 
als 60 keV.26 
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zusammensetzung relevant ist.41,54,57,58,61,63,64 Bei gleicher Bildqualität wird mit besserer Sepa-

ration der Spektren eine geringere Strahlendosis benötigt.65 

Zeitliche Kohärenz: Sie bezeichnet den Zeitverzug zwischen den Akquisitionen der Projek-

tionen niedriger und hoher Röntgenenergie.64 Der Zeitverzug sollte möglichst klein sein, um 

Bewegungsartefakte zu vermeiden.54,64,66 

Zeitliche Auflösung: Sie wird definiert als die benötigte Zeitdauer für die Datenakquisition einer 

vollständigen Bildrekonstruktion. Die zeitliche Auflösung, die in der Regel dem Zeitintervall 

einer halben Gantryrotation entspricht, bestimmt das Ausmaß von Bewegungsarte-

fakten.57,62,64,67 

Räumliche Auflösung: Sie ist ein wichtiger Bestandteil der Bildqualität. Vorausgesetzt es liegt 

eine gute zeitliche Auflösung und spektrale Trennung vor, wird die räumliche Auflösung haupt-

sächlich von den folgenden Faktoren beeinflusst:64 

- Geometrie der Röntgenröhre (primär die Brennfleckgröße) 

- Breite der Detektorelemente 

- Anzahl der aufgenommenen Projektionen während eines kompletten Scans 

Die diagnostische Auswertung der akquirierten CT-Datensätze kann prinzipiell durch Nach-

bearbeitung der rekonstruierten Bilddaten oder der Projektions- bzw. Rohdaten erfol-

gen.40,58,66,68,69  

Eine Auswertung im Rohdatenraum setzt eine hohe zeitliche Kohärenz voraus. d 58,60,66  

Die bei niedriger und hoher Strahlenergie aufgenommenen Projektionen werden noch vor der 

Bildrekonstruktion beispielsweise einem Dekompositions-Algorithmus unterzogen und in 

materialspezifische Projektionen transformiert.55,66,69 Vorteilhaft ist im Wesentlichen das Feh-

len von Strahlaufhärtungsartefakten.55,60,63,66 

Die verwendeten Analysemethoden unterscheiden sich nicht grundsätzlich. Mittlerweile exis-

tieren zahlreiche klinische Anwendungen der DECT, die mit spezifischen Nachbearbeitungs-

algorithmen verfügbar sind.41,55,58,59,62,69,70 

Häufig spielt das Element Jod eine wichtige Rolle. Bedingt durch seine hohe Kernladungszahl 

(Z = 53) besitzt es aufgrund des Photoeffekts eine starke Energieabhängigkeit, welche Jod als 

Kontrastmittel in CT-basierten Untersuchungen prädestiniert.41,54,55,58,61,62 Ein Anwendungs-

beispiel ist die Berechnung eines sog. virtuell-nativen Bildes, in dem die jodassoziierte Schwä-

chung durch entsprechende Algorithmen entfernt wird.41,44,59,71 Oft besteht die Möglichkeit, auf 

einen separaten Scan vor Kontrastmittelgabe zu verzichten, sodass Einsparungen in der Dosis 

von bis zu 7 mSv erzielt werden können.71 

 

d Infolgedessen ist dieser Ansatz abhängig vom Scanner-Design. Dual-Layer-DECT und kVp-Switching-
DECT erfüllen die Voraussetzung. 68,69 (vgl. den folgenden Abschnitt 2.3.2. Technologische Umsetzung) 



 
 

26 

In der Gefäßdiagnostik hat die CT-Angiographiee die konventionelle Katheterangiographie fast 

vollständig abgelöst. Die Spiraltechnik ermöglicht eine schnelle, nicht invasive Durchführbar-

keit mit hoher diagnostischer Aussagekraft.26,72,73 Physiologisch von Bedeutung ist die indivi-

duelle Herz-Kreislauf-Situation des Patienten, die sich auf die zeitliche Verzögerung zwischen 

Kontrastmittelgabe und der Initiierung des Scans, den sog. Delay, auswirkt.72,73 Eine homo-

gene, ausreichende Kontrastierung und eine korrekte Festlegung des Delays sind entschei-

dend. Die Technik des automatischen Bolus-Trackings ist hier hilfreich. Der Scan startet auto-

matisch, sobald ein definierter CT-Dichtewert im zu untersuchenden Gefäß gemessen 

wird.27,72,73 Als wichtige technische Faktoren sind die Injektionsgeschwindigkeit des Kontrast-

mittels (ml/s) und die Kontrastmittelkonzentration (mg/ml) zu nennen.72,73 Das Kontrastmittel-

volumen sollte wegen möglicher Nebenwirkungen auf das diagnostisch notwendige Maß be-

grenzt werden.26,73 Die Nachinjektion von NaCl über ein Doppelkolbensystem unmittelbar nach 

Beendigung des Kontrastmittelbolus kann die Plateauphase der maximalen arteriellen Kon-

trastierung verlängern.72,73 

2.3.2. Technologische Umsetzung 

Alle aktuell in der klinischen Praxis eingesetzten Computertomographen mit Dual-Energy-

Technik beruhen entweder auf einem emissionsbasierten Ansatz, bei dem Röntgenspektren 

verschiedener Energien verwendet werden, oder auf einem detektorbasierten mit energieauf-

lösenden Quantendetektoren.59,74 Die von den Firmen realisierten Konzepte unterscheiden 

sich hinsichtlich der Gleichzeitigkeit der Aufnahmen und Separation der Röntgenspektren (vgl. 

Tabelle 1 und Abbildung 4).44,54,58,59,61,64,74 

Sequenzielle Akquisition: 

Die technisch einfachste Möglichkeit, eine Zweispektrenaufnahme zu verwirklichen, ist die 

zeitlich sequenzielle Datenakquisition mit unterschiedlichen Röhrenspannungen. Die Daten-

registrierung erfolgt entweder nach jedem Spiralscan oder nach jeder Gantryrotation (axialer 

Scan).40,54,58,61 Prinzipiell ist diese Methode mit jedem kommerziellen Computertomographen 

und angepasster Software in die Praxis umzusetzen.41,54 

Der Einsatz verschiedener Vorfilter und eine Röhrenstrommodulation separat für jede Span-

nung gestattet eine optimale spektrale Trennung mit einer geringstmöglichen Strahlen-

dosis.44,64 Der Zeitversatz zwischen den Aufnahmen schränkt allerdings den Bereich sinnvoller 

Anwendungen auf die Untersuchung von relativ statischen Organen bzw. Geweben ein.41,54,58 

Patientenbewegungen müssen vor der Bildrekonstruktion rechnerisch korrigiert werden,41,44 

Änderungen der Kontrastmittelverteilung zwischen zwei Aufnahmen beeinträchtigen die Jod- 

und Weichteildarstellung.40,41,44,61 

 

e Die Gefäßdarstellung mittels Computertomographie basiert auf der intravasalen Gabe von jodhaltigem 
Kontrastmittel, welche eine Dichteanhebung der Gefäße evoziert.26 
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Tabelle 1: Kommerzielle DECT-Technologien 

Technik Konzept Stärken Schwächen 

Sequenzielle 
Akquisition 
 
Toshiba Medical 
Solutions 
GE Healthcare 
Siemens 
Healthineers  

zwei aufeinanderfolgende 
CT-Scans mit Wechsel der 
Röhrenspannungen 

• nach jeder 
Gantryrotation (axiale 
Schichtaufnahmen) 

• nach jedem 
Spiralvolumenscan 
(vollständige 
Volumenaufnahme) 

bei Verwendung geeigneter 
Software prinzipiell mit jedem 
Computertomographen 
möglich 

sehr gute Trennung der 
Röntgenspektren 

Röhrenstrommodulation 
separat für jede Spannung 
möglich 

sehr schlechte zeitliche 
Auflösung 

Bewegungen zwischen zwei 
Aufnahmen können die 
Bildqualität massiv 
verschlechtern 

Dual-Source-DECT 
Siemens 
Healthineers 

zwei Röhren-Detektor-
Kombinationen näherungs-
weise um 90° versetzt 

Röhrenstrom(modulation) und 
Vorfilterung für jede Spannung 
separat einstellbar 

beste spektrale Trennung aller 
kommerziellen DECT-Systeme 
verfügbar65 

zur Erzielung einer hohen 
zeitlichen Auflösung lassen 
sich beide Röntgenröhren mit 
gleichen Spannungen 
betreiben 

wechselseitige Streustrahlung 
beider Röhren-Detektor-
Systeme; benötigt spezielle 
Korrekturalgorithmen 

bauartbedingtes kleineres 
Messfeld des zweiten 
Detektors 

räumlicher Versatz der 
simultan detektierten  
DE-Daten 

keine Auswertung im 
Rohdatenraum möglich 

kVp-Switching-DECT 
GE Healthcare 

sehr schneller Wechsel der 
Röhrenspannung im 
Submillisekundenbereich 
während einer Gantry-
rotation 

hohe zeitliche Kohärenz der 
akquirierten DE-Daten 

Auswertung im Rohdatenraum 
nach Winkelinterpolation 
möglich63 

mäßige Trennung der 
Röntgenspektren 

geringe Gantryrotations-
geschwindigkeit bedingt eine 
schlechte zeitliche Auflösung 

keine Röhrenstrommodulation 
möglich 

Twin-Beam-DECT 
Siemens 
Healthineers 

Aufteilung des Röntgen-
spektrums mittels eines 
Splitfilters entlang der Z-
Achse in einen Niedrig- und 
einen Hochenergiebereich 
und  
unabhängiges Auslesen der 
korrespondierenden 
Detektorreihen 

vorhandene SECT-Systeme 
können mit einem Splitfilter 
aufgerüstet werden 

nur Spiralmodus möglich 
hoher räumlicher und 

zeitlicher Versatz der 
Akquisitionen  

mittelmäßige Trennung der 
Röntgenspektren 

 

Dual-Layer-DECT 
Phillips Healthcare 

zwei vertikal angeordnete 
Detektorschichten mit 
spezifischer Sensitivität für 
nieder- und hoch-
energetische Photonen  

beste zeitliche und räumliche 
Kohärenz der DE-Daten  

Auswertung im Rohdatenraum 
möglich 

Akquisition spektraler Daten 
prinzipiell bei jedem Scan  

relativ große Interferenz der 
Energiespektren verglichen mit 
den anderen DECT-Konzepten  

 

Abb. 4: DECT-Scanner-Systeme in schematischer Darstellung (siehe nächste Seite) 
A: Sequenzielle Akquisition, B: Dual-Source-CT, C: kVp-Switching-DECT, D: Twin-Beam-DECT, E: Dual-Layer-
DECT. 
Die Röntgenspektren wurden modifiziert nach:  
Johnson TRC. Dual-energy CT: general principles. AJR Am J Roentgenol 2012; 199: S3-8. (A, B, C) 
Euler A, Obmann MM, Szucs-Farkas Z, Mileto A, Zaehringer C, Falkowski AL, Winkel DJ, Marin D, Stieltjes B, 
Krauss B, Schindera ST. Comparison of image quality and radiation dose between split-filter dual-energy images 
and single-energy images in single-source abdominal CT. Eur Radiol 2018; 28: 3405–12. (A, B, D) 
Almeida IP, Schyns LE, Öllers MC, van Elmpt W, Parodi K, Landry G, Verhaegen F. Dual-energy CT quantitative 
imaging: a comparison study between twin-beam and dual-source CT scanners. Med Phys 2017; 44: 171–9. (D) 
Vlassenbroek A. Dual Layer CT. In: Johnson TRC, Fink C, Schönberg SO, Reiser MF, Hrsg. Dual Energy CT in 
Clinical Practice, 1. edn. Berlin, Heidelberg: Springer Berlin Heidelberg, 2011: 21–34. (E) 

 



 
 

28 
 



 
 

29 

Dual-Source-DECT: 

In einem Computertomographen mit Dual-Source-Technik (DSCT) sind – wie der Name nahe-

legt – zwei Röntgenröhren in einem Winkel von ca. 90°, jeweils kombiniert mit einem gegen-

überliegenden Detektorfeld, gemeinsam in einer Gantry verbaut.41,54,58,67,74 Jede Röntgenröhre 

besitzt ihren eigenen Hochspannungsgenerator,58 sodass sie mit unterschiedlichen Spannun-

gen, Stromstärken und Vorfilterungen betrieben werden können.40,41,54,58,61,74 

Dies bietet einige Vorteile. Der wohl wichtigste Aspekt betrifft die spektrale Trennung der 

Röntgenenergien. Mit einer geeigneten Wahl der Röhrenspannungen und -stromstärken lässt 

sich eine größtmögliche Differenzierung bei annähernd gleicher Photonenemission beider 

Röhren erreichen.41,54,61 Ein Zinnfilter, der die niederenergetischen Photonen aus dem Hoch-

energiespektrum entfernt, führt zu einer noch stärkeren spektralen Trennung41,61,74 und einer 

besseren Dosiseffizienz.67 

Die orthogonal angeordneten Röhren-Detektor-Kombinationen nehmen die Daten zeitgleich 

auf, allerdings mit einem entsprechenden Phasenunterschied von 90°. Die zeitliche Kohärenz 

ist folglich sehr gut, der Zeitversatz zwischen zwei Aufnahmen unter gleichen Winkeln beträgt 

nur ein Viertel der Gantryrotationszeit.41,54,64 

Die Verwendung zweier Röntgenröhren in einer Gantry induziert aber auch einige Nachteile. 

Der vorgegebene Gantrydurchmesser bedingt ein reduziertes Messfeld des zweiten Detektors 

(vgl. Abbildung 4).41,54,67,74 Zudem verhindert der orthogonale Versatz der Messsysteme eine 

Auswertung der akquirierten Daten im Projektionsraum.54,58,61 Außerdem besteht das Problem 

der Streustrahlung, da ein Teil der emittierten Photonen einer Röntgenröhre vom Detektorfeld 

des anderen Systems registriert wird. Eingebaute Streustrahlenblenden und spezielle Korrek-

turalgorithmen mildern das Problem stark ab.41,44,54 

kVp-Switching-DECT: 

Die kVp-Switching-Technik realisiert ein emissionsbasiertes Konzept mit einem einzelnen 

Röntgenröhren-Detektor-System, indem ein Spannungswechsel an der Röhre extrem schnell 

(ungefähr alle 200 s) erfolgt.41,74,75 Die nahezu simultane Akquisition der Dual-Energy-Mess-

werte erlaubt eine Auswertung im Rohdaten- bzw. Projektionsdatenraum bei voller Ausnut-

zung des Messfeldes von 50 cm (field of view).41,54 Voraussetzung dieser Technik ist sowohl 

ein Hochspannungsgenerator, der einen ultraschnellen Spannungswechsel ermöglicht, als 

auch ein Detektorszintillationsmaterial mit sehr geringem Nachleuchten und extrem kurzen 

Totzeiten.41,54,74,75 Der Spannungswechsel inkludiert eine gewisse zeitliche Trägheit, die die 

angestrebte Rechteckspannung der Röntgenröhre in einen eher sinusförmigen Verlauf modi-

fiziert.44,54,61,64 Die spektrale Trennung ist daher geringer als die nominalen Röhrenspannungen 

suggerieren.54,61 Die konzeptbedingte zweimalige sequenzielle Akquisition für jede Projektion 

gepaart mit der Umschaltträgheit der Spannungen erfordert außerdem eine Reduktion der 

Gantryrotationsgeschwindigkeit.40,61 
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Weiterhin lässt sich der Röhrenstrom nicht unabhängig an die jeweilige Spannung anpassen, 

um eine ähnliche Photonenemissionsrate bei beiden Spannungen zu erreichen, da der 

Röhrenstrom nicht mit der gleichen Frequenz wie die Spannung geschaltet werden kann. Die 

Folge ist eine zu geringe Emissionsrate des Niedrigenergiespektrums.41,54,58,61,64,74 Dies wird 

teilweise ausgeglichen, indem abwechselnd zwei Akquisitionen bei Niedrigenergie und eine 

bei Hochenergie erfolgen bzw. die Expositionsdauer entsprechend eingestellt wird.41,54,58,74 

Weil die kVp-Switching-Technologie weder eine Röhrenstrommodulation noch eine unter-

schiedliche Vorfilterung für jede Spannung gestattet, limitiert – zusammenfassend betrachtet 

– die schlechte spektrale Trennung der Energien deren Einsatzmöglichkeiten.40,41,44 

Twin-Beam-DECT: 

Die Twin-Beam-Technik ist ein weiterer emissionsbasierter Ansatz mit einem einzelnen Rönt-

genröhren-Detektor-System. Der Röntgenstrahlfächer wird in Z-Richtung mittels eines ver-

schachtelten Filters aus Gold und Zinn in ein Niedrigenergiespektrum (Goldfilter) und ein 

Hochenergiespektrum (Zinnfilter) aufgetrennt. Korrespondierende Detektorhälften registrieren 

die entsprechenden Anteile.44,54,64,74 

Neben der geringen Hardwareanforderung stellt die Option, Single-Source-Computertomo-

graphie mit einem Splitfilter aufzurüsten, den eigentlichen Vorteil dieser Technik dar.54,74 

Die Aufteilung der Spektren in Z-Richtung erfordert einen Betrieb der Twin-Beam-DECT im 

Spiralmodus.54 Ein Pitch von höchstens 0,5 verhindert eine Unterabtastung,44 der räumliche 

und zeitliche Versatz der Akquisitionen ist relativ hoch.54,63 Die spektrale Trennung ist ver-

glichen mit der DSCT eher mittelmäßig.44,64,74 

Dual-Layer-DECT: 

Im Gegensatz zu den bisher beschriebenen Technologien modifiziert die Dual-Layer-DECT 

nicht das emittierte Röntgenspektrum oder die Röhrenspannung, sondern den Detektor. Der 

verwendete sog. Sandwich-Detektor besteht aus zwei orthogonal zur Strahlrichtung gestapel-

ten Schichten unterschiedlicher Szintillationsmaterialien.41,54,57,58 Die röntgenröhrennahe erste 

Szintillationsschicht absorbiert den größten Teil des Niedrigenergiespektrums (ca. 50% der 

emittierten Photonenf), während die zweite dahinter liegende Schicht die durchgelassenen 

Photonen höherer Energie registriert.54,63,66 Konstruktionsbedingt misst die zweite Detektor-

schicht ein deformiertes, aufgehärtetes Spektrum.54,57,66 

Das detektorbasierte Konzept, nämlich erst hinter dem Patienten das Röntgenspektrum auf-

zusplitten, bietet einige Vorteile. Die zeitliche und räumliche Kohärenz der Dual-Energy-Daten 

ist perfekt,41,54,63,66,74 eine Auswertung ist sowohl im Projektions- als auch im Bildraum mög-

 

f Dies gilt für typische Körpermaße und wird durch eine geeignete Wahl der Detektorschichtdicken 
erreicht.58,63 Das detektorbasierte Design erlaubt allerdings keine situationsbedingte Konfiguration der 
Photonenrate beider Energiespektren wie sie bspw. mit kVp-Switching- oder Dual-Source-DECT 
möglich ist.54,64 
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lich.54,63 Die Aufnahme der DECT-Daten geschieht bei einer Röhrenspannung von 120 kVp 

oder 140 kVp,63,64,66 prinzipiell erhält man spektrale Informationen für jeden Scan.54,63 

Nachteilig gestaltet sich die relativ große Interferenz beider Energiespektren verglichen mit 

den emissionsbasierten Ansätzen.63 Der Absorptionsprozess im Szintillationsmaterial ist 

statistischer Natur, die Energiesensitivität der Detektorschichten lässt sich nicht exakt tren-

nen.40,54,64,74 

2.4. Fragestellungen und Ziel der Arbeit 

Die Dual-Energy-CT hat mit stetiger Weiterentwicklung von Technologie und Diagnostik deut-

lich an Bedeutung in der klinischen Anwendung gewonnen.76,77 Ein Indikator ist der sprung-

hafte Anstieg diesbezüglicher Veröffentlichungen in den letzten Jahren. So ergab beispiels-

weise eine Freitextsuche in der Datenbank PubMed mit dem Stichwort „Dual Energy CT“ 367 

Treffer für das Jahr 2015, aber schon 619 für das Jahr 2020.  

Wie schon beschrieben existieren unterschiedliche technische Ansätze, um eine DECT-Auf-

nahme zu akquirieren. Hinzu kommen verschiedene Rekonstruktionsverfahren und diverse 

einzustellende Scanparameter. Für die Nachbearbeitung der akquirierten Daten können 

neben konventionellen Bildern viele unterschiedliche Materialkarten rekonstruiert werden.  

Von fundamentaler Bedeutung für eine qualitätsorientierte Forschung ist die Reproduzierbar-

keit von Studienergebnissen. Die Befunde sollten unabhängig von den an den Studien betei-

ligten Personen experimentell wiederholt werden können.78 Voraussetzung ist u.a. eine trans-

parente Gestaltung des Forschungsprozesses. Das Konzept der Evidenzbasierteng Medizin 

(EbM) beinhaltet eine Ausrichtung des Forschungsprozesses an einheitlichen, objektiven 

Standards. Diese Maßgabe schafft die Grundlage, um einerseits Befunde vergleichbarer zu 

machen und andererseits eine Validierung der vorliegenden Belege zu ermöglichen.79 

Evidenzbasierte Medizin ist im Wesentlichen ein methodisches Verfahren zur Verzahnung der 

klinischen Expertise der behandelnden Ärzte und der bestmöglichen wissenschaftlichen 

Erkenntnis aus systematischer Forschung (der sog. externen Evidenz) bei der medizinischen 

Versorgung individueller Patientinnen und Patienten.80,81  

Ein wesentliches Element der EbM sind systematische Übersichtsarbeiten. Sie helfen, die 

Informationen aus der Unmenge an Veröffentlichungen zu bewältigen und unterstützen die 

Strukturierung medizinischer Forschungsarbeiten.82 Sie zählen zu den relevanten Komponen-

ten des Prozesses zur Entwicklung von qualitativ hochwertigen Leitlinien.83,84 

Zurzeit existieren keine strukturierten Vorgaben oder Leitlinien für wissenschaftliche Arbeiten 

im Bereich der Dual-Energy-CT. Es steht zu vermuten, dass bei einem Großteil wissenschaft-

 

g Evidenzbasiert leitet sich aus dem englischen Wort „evidence“ ab – am ehesten mit „auf Belegen 
basierend“ zu übersetzen – und nicht von dem im Deutschen verwendeten Begriff „evident“, also ohne 
Belege offensichtlich.103 
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licher Veröffentlichungen Untersuchungsparameter der DECT nicht vollständig genannt wer-

den. Eine Vergleichbarkeit und/oder Reproduzierbarkeit der Studienergebnisse wäre zumin-

dest gefährdet. 

Ziel der Arbeit ist, im Rahmen einer systematischen Literaturrecherche zu erfassen, welche 

Parameter bei Einsatz der DECT regelmäßig angegeben werden und ob bzw. wie oft essen-

zielle Angaben fehlen.
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3. Material und Methoden  

Die durchgeführte systematische Literaturrecherche orientierte sich in Planung und Umset-

zung an den Empfehlungen der PRISMA-Richtlinien (Preferred Reporting Items for Systematic 

Reviews and Meta-Analyses). Eine 27 Punkte umfassende Auflistung diente als Grundlage, 

eine transparente, vollständige und exakte Beschreibung der Recherche zu gewährleisten.85 

Für die eigentliche Literatursuche wurde die biomedizinische Referenzdatenbank PubMed 

(www.pubmed.gov) verwendet, entwickelt und gepflegt von der U.S. National Library of Medi-

cine (NLM). Eine Literaturangabe beinhaltet neben bibliographischer Informationen ggf. eine 

Kurzzusammenfassung (Abstract) sowie eine eindeutige PubMed-ID (PMID; PubMed Identi-

fier), über die der entsprechende wissenschaftliche Artikel gefunden werden kann.86,87 

Die Daten der spezifischen DECT-Methode jeder ausgewerteten Publikation wurden in einer 

Excel©-Tabelle erfasst, mit besonderer Berücksichtigung der Scan- und Rekonstruktions-

parameter.  

3.1. Suchstrategie und Auswahlkriterien 

Zur Identifizierung DECT-relevanter Artikel wurde am 05.03.2021 eine Abfrage der Datenbank 

PubMed mit folgendem „Search Term“ durchgeführt: 

 

("dual energy"[All Fields] OR "Spectral"[All Fields] OR "dual source"[All Fields] OR 

"Gemstone"[All Fields] OR "kV switching"[All Fields] OR "kVp switching"[All Fields] OR "kV-

switching"[All Fields] OR "kVp-switching"[All Fields] OR "dual layer"[All Fields] OR "twin-

beam"[All Fields] OR "twin beam"[All Fields] OR "dual source"[All Fields] OR "dual layer"[All 

Fields] OR "dual energy"[All Fields]) AND ("Computed Tomography"[All Fields] OR "CT"[All 

Fields]) AND 2016/01/01:2019/12/31[Date - Publication] 

 

Die Suche beschränkte sich auf die Kurzzusammenfassung (Abstract) und den Schlagwort-

katalog wissenschaftlicher Artikel mit einem Veröffentlichungsdatum sowohl der Printaus-

gaben als auch der digitalen Versionen zwischen dem 1. Januar 2016 und dem 31. Dezember 

2019. Weitere Ausschlusskriterien wurden nicht verwendet.  

In die Analyse sollten englischsprachige Primärartikel mit einem DECT-Bezug aufgenommen 

werden, sodass die zu untersuchenden Publikationen anhand folgender Ausschlusskriterien 

selektiert wurden: 

- Publikationen in einer anderen Sprache als Englisch 

- Publikationen, in denen kein DECT-System verwendet wurde 

- Publikationen, in denen ein DECT-System nur im konventionellen Modus eingesetzt 

wurde 

- rein technische Informationen 
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- rein theoretische Arbeiten 

- Übersichtsarbeiten (Reviews) 

- Editorials  

- Fallberichte (Case Reports) 

- Kommentare  

- Briefe an den Herausgeber (Letters to the Editor) 

- Erratum  

- zurückgezogene Veröffentlichungen  

3.2. Datenextraktion  

Die selektierten Publikationen wurden manuell ausgewerteth und für jede Studie 40 charakte-

ristische Merkmale in einer Excel©-Tabelle zusammengetragen. Jede Zeile der Tabelle reprä-

sentiert den Datensatz einer Studie, eindeutig identifizierbar über den PMID der Publikation, 

während die gesammelten Angaben bzw. Parameter jeder Studie in den Spalten vermerkt 

sind. Die aufgenommenen Merkmale lassen sich thematisch in 5 Kategorien einteilen. (siehe 

Abbildung 5) 

Neben bibliographischen Angaben enthält die erste Kategorie als Merkmale das Land, in dem 

die Studie durchgeführt wurde, und ob der Zugriff auf den Volltext möglich war.  

Die zweite Kategorie bezieht sich auf das Studiendesign. Darunter fallen Daten über die Pati-

entengruppe, die Anzahl der Versuchspersonen, das untersuchte Körpergebiet, die ethische 

Genehmigung sowie die Perspektive (retro- oder prospektiv) und die Lokalisation (mono- oder 

multizentrisch).  

Der dritte Abschnitt umfasst Informationen zur Kontrastmittelanwendung, wie Konzentration, 

Volumen, Hersteller- und Produktname des verwendeten Kontrastmittels. Weitere abzufra-

gende Attribute sind Bolus-Tracking, NaCl-Chaser, Startverzögerung, Injektionsgeschwindig-

keit und Kontrastmittelphase.  

In der vierten Kategorie werden die Geräte- und Aufnahmeparameter des verwendeten DECT-

Systems protokolliert. Neben technischen Akquisitionsparametern – wie bspw. das Röhren-

Strom-Zeit-Produkt, die Röhrenspannung oder den Pitch – werden Angaben zum Hersteller 

und der Gerätename erfasst.  

Der letzte Abschnitt enthält schließlich Daten zur Rekonstruktion, hauptsächlich Angaben zur 

Art der Bildrekonstruktion, zum verwendeten Algorithmus sowie zur Schichtdicke und zum 

Inkrement.  

 

h Zur Auswertung wurde primär das Kapitel „Material und Methoden“ jeder Studie analysiert. Fehlende 
Angaben wurden anschließend im verbleibenden Text, im Anhang und in anderen Studien, auf die im 
Primärartikel verwiesen wurde, gesucht und ggf. einbezogen.  
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Abb. 5: Manuell erfasste Studienparameter der selektierten Publikationen 
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4. Ergebnisse 

4.1. Auswahl der Publikationen 

Die Abfrage in der PubMed-Datenbank mit dem in Kapitel 3.1 beschriebenen „Search Term“ 

ergab 3467 Treffer. Die Anzahl der gefundenen und der schließlich ausgewählten Artikel, auf-

geschlüsselt nach dem Jahr der Veröffentlichung der Printversion, ist in Tabelle 2 aufgelistet.  

Tabelle 2: Mit dem „Search Term“ in der PubMed-Datenbank gefundene und für die Analyse ausgewählte geeignete 
Publikationen, aufgeschlüsselt nach dem Jahr der Veröffentlichung der jeweiligen Printversion. 

Jahr der Veröffentlichung 
(Printversion) 

2016 2017 2018 2019 2020 2021 

gefundene Publikationen (3476) 775 821 876 833 160 2 

ausgewählte Publikationen (900) 178 193 236 238 55 0 

 

Die 3467 Publikationen wurden von mir manuell ausgewertet und nach einer ersten Durchsicht 

der Kurzzusammenfassungen 762 Veröffentlichungen als nicht DECT-relevant ausgeschlos-

sen.  

Auf insgesamt 43 der verbleibenden 2705 Publikationen konnte nicht zugegriffen werden. Die 

betroffenen 16 Fachzeitschriften sind in Tabelle 3 angegeben.  

Tabelle 3: Fachzeitschriften auf die kein Zugriff möglich war 

Name der Fachzeitschrift 
Anzahl der 

Publikationen 
Bemerkungen 

Academic Radiology 1  

Acta Academiae Medicinae Sinicae 17 
Publikationen in chinesischer 
Sprache88 

Annual International Conference of the IEEE Engineering in 
Medicine and Biology Society (EMBC) 

1 July 2019 

Chinese Medical Sciences Journal 1  

Current Medical Imaging Reviews 2  

Journal of Biological Regulators and Homeostatic Agents 1  

Journal of Computer Assisted Tomography 2  

Journal of Craniofacial Surgery 1  

Journal of Neuroradiology 1  

Journal of Pediatric Endocrinology and Metabolism 1  

Journal of Thoracic Imaging 5  

Journal of X-Ray Science and Technology 6  

Optics Express 1  

Radiología 1  

Revista clínica española (Barc.) 1  

Röfo – Fortschritte auf dem Gebiet der Röntgenstrahlen  
und der bildgebenden Verfahren 

1 
Titel der Publikation in 
deutscher Sprache 
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Die restlichen 2662 Veröffentlichungen wurden auf Eignung überprüft und 83 nicht in engli-

scher Sprache erschienene Artikel blieben unberücksichtigt. Weitere 1679 Publikationen wur-

den als ungeeignet ausgeschlossen, sodass 900 Veröffentlichungen ausgewählt und analy-

siert werden konnten (siehe das PRISMA-Flussdiagramm in Abbildung 6). Die Gründe für den 

Ausschluss der 1679 Veröffentlichungen sind in Tabelle 4 im Detail aufgeschlüsselt.  

 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

Abb. 6: PRISMA-Flussdiagramm 
Aus:  Page MJ, McKenzie JE, Bossuyt PM, Boutron I, Hoffmann TC, Mulrow CD, Shamseer L, Tetzlaff JM, Akl EA, 
Brennan SE, Chou R, Glanville J, Grimshaw JM, Hróbjartsson A, Lalu MM, Li T, Loder EW, Mayo-Wilson E, 
McDonald S, McGuinness LA, Stewart LA, Thomas J, Tricco AC, Welch VA, Whiting P, Moher D. The PRISMA 
2020 statement: an updated guideline for reporting systematic reviews. BMJ 2021; 372:n71. 
 

Records identified from: 
Databases (n = 3467) 
Registers (n = 0) 

Records removed before screening: 
Duplicate records removed 
(n = 0) 
Records marked as ineligible by 
automation tools (n = 0) 
Records removed for other 
reasons (n = 0) 

Records screened 
(n = 3467) 

Records excluded 
(n = 762) 

Reports sought for retrieval 
(n = 2705) 

Reports not retrieved 
(n = 43) 

Reports assessed for eligibility 
(n = 2662) Reports excluded: 

Not written in English (n = 83) 
Not related to original research 
articles with DECT (n = 1679) 

Studies included in review 
(n = 900) 
Reports of included studies 
(n = 0) 

Identification of studies via databases and registers 
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Tabelle 4: Kriterien für den Ausschluss der 1679 Publikationen 

Artikeltyp 
(englische Bezeichnung) 

Anzahl der 
ausgeschlossenen 

Veröffentlichungen 
Bemerkungen 

not DECT related 779 kein DECT-System verwendet 

CI DECT only 367 
DECT-System nur im konventionellen Modus 
eingesetzt 

technical note 17 rein technische Information 

theoretical work (no Phantom) 111 rein theoretische Arbeit (ohne Phantom-Modelle) 

review 253 Übersichtsartikel 

editorial 15  

case report 77 Fallbericht 

comment 35 Kommentar 

letter to the editor 9 Brief an den Herausgeber 

erratum 10  

retraction notice 4 zurückgezogene Veröffentlichung 

original research (no DECT 
information) 

2 
Primärartikel ohne Angabe des verwendeten DECT-
Systems 

 

4.2. Studiencharakteristika 

Alle ausgewählten Publikationen gaben die Lokalisation der klinischen Studien an. Während 

889 Studien (98,8%) monozentrisch realisiert wurden, lag in nur 11 Fällen (1,2%) ein multi-

zentrisches Konzept zugrunde. Informationen zur Studienperspektive wiesen 654 Veröffentli-

chungen auf; davon waren 231 prospektiv und 423 retrospektiv orientiert (siehe Tabelle 5). 

Das Merkmal „Perspektive“ war für 168 Studien unzutreffend, beispielsweise für Studien mit 

Leichen oder Phantom-Modellen als Untersuchungsgegenstände. Keine Angaben machten 78 

Publikationen; dies entspricht 10,7% bezogen auf die 732 relevanten Veröffentlichungen.  

Tabelle 5: Angaben zur Perspektive der Studien 

Studienperspektive Anzahl 
Anteil in Prozent 

(bezogen auf die 900 
analysierten Studien) 

Anteil in Prozent 
(bezogen auf die 732 
zutreffenden Studien) 

prospektiv 231 25,7 31,6 

retrospektiv 423 47 57,8 

nicht angegeben  78 8,7 10,7 

nicht zutreffend 168 18,7 — 

 

Die Anzahl der Versuchspersonen schwankte zwischen minimal einem und maximal 4059 

Patienten, mit einem Median von 50. In einer einzigen Studie wurde die Patientenzahl nicht 

genannt, nicht erforderlich war sie in 167 Studien (128 mit Phantom-Modellen, 8 mit Leichen 

und 31 mit Tieren). 718 Studien untersuchten Erwachsene (79,8%), gefolgt von 128 mit Phan-

tom-Modellen als Studienobjekte (14,2%). 4,2% der Publikationen befassten sich mit Tieren, 

ein Prozent mit Leichen und weniger als ein Prozent mit Kindern (siehe Abbildung 7). 
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Hauptsächlich wurden Bauch- und Beckenorgane (204 Studien), Rumpf (162 Studien) sowie 

das muskuloskelettale System (152 Studien) untersucht. In 10 Fällen wurde kein Körpergebiet 

angegeben (siehe Tabelle 6).  

Tabelle 6: Angaben zum untersuchten Körpergebiet 

Untersuchtes Körpergebiet Anzahl Anteil in Prozent 

Bauch- und Beckenorgane 204 22,7 

Thorax 0 0 

Herz 77 8,6 

Rumpf 162 18 

zentrales Nervensystem 0 0 

Urogenitaltrakt 80 8,9 

Kopf und Hals 96 10,7 

Blutkreislauf 75 8,3 

muskuloskelettales System 152 16,9 

andere 44 4,9 

nicht angegeben 10 1,1 

 

Den größten Anteil an Publikationen hatte die Volksrepublik China mit 194 Studien, gefolgt 

von den Vereinigten Staaten von Amerika mit 172 und Deutschland mit 170. Tabelle 7 listet 

die beteiligten  änder mit ihren Studienanzahlen im Detail auf. Die Patienteneinwilligung  „ n-

formierte Einwilligung“; engl. informed patient consent  lag in 360 Studien  40%  vor, in 291 

Fällen war sie für die Studie nicht notwendig (32,2%) und in 167 Fällen (18,6%) nicht erforder-

lich (vgl. Tabelle 8). In 13 Veröffentlichungen (1,4%) existierten keine Informationen zur Ein-

verständniserklärung der Patienten, nur unvollständige in 69 (7,7%).  

Abb. 7: Publikationen aufgeschlüsselt nach untersuchter Patientengruppe 
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Tabelle 7: Studienanzahl nach Ländern aufgeschlüsselt 

Land Studienanzahl 

China 194 

Vereinigte Staaten von Amerika 172 

Deutschland 170 

Japan 93 

Südkorea 56 

Kanada 27 

Niederlande 25 

Schweiz 23 

Italien 22 

Frankreich 16 

Türkei 12 

Dänemark 10 

Österreich, Schweden, Argentinien, Neuseeland, Taiwan, Australien, Belgien, Indien, Polen, Spanien, 
Tschechien, Brasilien, Griechenland, Hongkong, Iran, Israel, Singapur, Thailand, Großbritannien  

jeweils weniger 
als 10 

 

Tabelle 8: Angaben zur „Informierten Einwilligung“ 

Informierte Einwilligung (Einwilligung des Patienten nach 
erfolgter Aufklärung) 

Anzahl Anteil in Prozent 

Einverständniserklärung erhalten 360 40 

Einverständniserklärung für die Studie nicht notwendig 291 32,3 

keine Angaben zur Einverständniserklärung 13 1,4 

unvollständige Angaben 69 7,7 

Angaben nicht erforderlich (keine Patienten untersucht) 167 18,6 

4.3. Kontrastmittelanwendung 

In 570 der 900 untersuchten Studien wurden Kontrastmittel genutzt. Herstellerangaben bezüg-

lich des verwendeten Kontrastmittels fanden sich in 454 Veröffentlichungen (79,6%), der Pro-

duktname in 420 Publikationen (73,7%). In 102 Studien wurde weder der Name des Herstellers 

noch der des Produktes genannt (17,9%).  

Das eingesetzte Kontrastmittelvolumen wurde größtenteils angegeben, und zwar in 529 Stu-

dien (92,8%), aufgeteilt in 234 Studien mit einer festen und 295 mit einer an das Körpergewicht 

angepassten Dosis. Die   he der Konzentration sowie die Merkmale „Bolus-Tracking“ und 

„ aCl-Chaser“ dokumentierten jeweils etwas mehr als die  älfte der Publikationen. Abbil-

dung 8 gibt einen Überblick über die exakte Verteilung.  

Werte zur Startverzögerung konnten 442 Studien (77,5%) entnommen werden, die Geschwin-

digkeit der Injektionen 466 Studien (81,8%). Beide Größen gemeinsam hielten allerdings nur 

65,4% der Publikationen fest, nämlich 373 Studien. Angaben zur Kontrastmittelphase fanden 

sich in 78,6% der Veröffentlichungen. 
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Abb. 8: Kontrastmittelanwendung.   
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4.4. DECT-Systeme 

Den Herstellernamen des verwendeten Computertomographen nannte die überwiegende 

Mehrheit der Veröffentlichungen, besser gesagt 883 Studien; dies entspricht 98,1%. Mit 97,1% 

beziehungsweise 874 Studien war die Angabe des Produktnamens des CT-Systems ähnlich 

hoch.  

Allerdings fand sich nur in 799 Studien (88,8%) der konkrete Fachbegriff der eingesetzten 

DECT-Technologie. Bis auf vier Studien konnte das fehlende DECT-Konzept aus dem jewei-

ligen Methodenteil der Publikation eruiert werden. Die meisten Studien, sprich 417, benutzten 

einen Dual-Source-Computertomographen, gefolgt von 314 Studien mit kVp-Switching-

Technologie, 117 mit einem Dual-Layer- und 20 mit einem Twin-Beam-System. Abbildung 9 

listet die genaue Verteilung über die verschiedenen DECT-Konzepte auf. Mehr als einen 

Scanner setzten 63 der 900 Studien ein (vgl. Tabelle 9).  

 

Tabelle 9: Übersicht, ob ein oder mehrere Tomographen in der Studie eingesetzt wurden, aufgeschlüsselt nach 
dem verwendeten DECT-Konzept. 

DECT-Konzept 
Mehr als ein Scanner in der Studie verwendet ? 

ja nein 

Dual-Source 27 390 

Dual-Layer 0 117 

kVp-Switching 8 306 

Twin-Beam 0 20 

verschiedene Hersteller 28 0 

nicht verfügbar 0 4 

Summe 63 837 

Abb. 9: Publikationen aufgeschlüsselt nach verwendetem DECT-Konzept 
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4.5. Akquisitionsparameter 

Die physikalischen Parameter der Röntgenröhre, also die Spannung sowie wahlweise die 

Stromstärke oder das Stromstärke-Zeit-Produkt, wurden in 94,8% beziehungsweise 85,2% der 

Publikationen dokumentiert. Bei genauerer Betrachtung teilen sich die 85,2% auf in Studien, 

die den Stromstärkewert konkret angaben (74,4%) und in solche, die den Parameter nur qua-

litativ beschrieben (10,8%). Die 417 Studien, die mit einem Dual-Source-Tomographen arbei-

teten, gaben die Spannung für beide Röhren jeweils in 402 Veröffentlichungen an (96,4%). 

Die Stromstärke für Röhre A wurde in 308 Publikationen (73,9%) genannt und für Röhre B in 

307 Fällen (73,6%). Von den 900 untersuchten Studien haben 744 Spannung und Stromstärke 

gemeinsam spezifiziert; dies entspricht 82,7%.  

Weniger als 75% der Veröffentlichungen haben die Parameter Pitch, Kollimation oder Rota-

tionszeit der Gantry konkretisiert (74%, 69,9% und 72,8%). Die Werte aller drei Parameter 

wurden in 462 Publikationen festgehalten, das entspricht 51,3%. Alle fünf Akquisitionspara-

meter zusammen haben 425 von 900 Studien angegeben, d.h. 47,2%. Die konkrete Verteilung 

der Akquisitionsparameter zeigt Tabelle 10. Ergänzend wird in Tabelle 11 die Zahl der Studien 

aufgeführt, die erstens Angaben sowohl zur Stromstärke als auch zur Spannung dokumentier-

ten, zweitens die Rotationszeit, die Kollimation und den Pitch gemeinsam spezifizierten und 

drittens Informationen über alle Akquisitionsparameter lieferten. 

Es stellt sich die Frage, ob die Verteilung beispielsweise vom verwendeten DECT-Konzept 

oder der untersuchten Patientengruppe beeinflusst wird. Die entsprechenden Ergebnisse sind 

ebenfalls in den Tabellen 10 und 11 aufgelistet. Die Abbildungen 10 und 11 bereiten die jewei-

lige Verteilung grafisch auf, beschränkt auf Teilmengen mit mehr als 100 Studien.  

Zusätzlich wurde als Merkmal die Anzahl der durch einen Erstautor im analysierten Zeitraum 

veröffentlichten Publikationen aufgenommen. Unterschieden wurde in eine Gruppe mit Stu-

dien von Erstautoren, die mindestens vier Publikationen verantworteten, und in eine Gruppe 

mit weniger als vier. Die Namen der Erstautoren mit mindestens vier Veröffentlichungen 

lauteni: 

Al-Najami I (4), Altenbernd J (4), Bodanapally UK (5), Booz C (4), Diekhoff T (4), Euler A (4), 

Foti G (4), Große Hokamp N (11), Hickethier T (4), Kawahara D (4), Laukamp KR (4), Leithner 

D (4), Lenga L (5), Lennartz S (4), Li M (4), Martin SS (9), Nagayama Y (4), Neuhaus V (5), 

Noda Y (4), Ohira S (6), Ohta Y (5), Pascart T (4), Patel BN (4), Rodriguez-Granillo GA (4), 

van Hamersvelt RW (4), Van Hedent S (4), Weiss J (4), Winklhofer S (5), Zhang X (4). 

  

 

i In Klammern ist die Anzahl der Veröffentlichungen notiert.  
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Tabelle 10: Akquisitionsparameter 
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Abb. 10: Akquisitionsparameter graphisch aufgearbeitet 
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Tabelle 11: In Gruppen zusammengefasste Akquisitionsparameter aufgeschlüsselt nach Publikationen, die Anga-
ben über alle Parameter der jeweiligen Gruppen zur Verfügung stellten 

 Anzahl 
der 

Studien  
Strom, Spannung 

Rotationszeit, 
Kollimation, Pitch 

Strom, Spannung, 
Rotationszeit, 

Kollimation, Pitch 

D
EC

T-
K

o
n

ze
p

t Dual-Source 417 
Anzahl 362 228 217 

% 86,8 54,7 52 

Dual-Layer 117 
Anzahl 112 83 80 

% 95,7 70,9 68,4 

kVp-
Switching 

314 
Anzahl 231 130 108 

% 73,6 41,4 34,4 

P
ati

en
te

n
-

gr
u

p
p

e Erwachsene 718 
Anzahl 585 381 348 

% 81,5 53,1 48,5 

Phantom-
Modelle 

128 
Anzahl 111 56 54 

% 86,7 43,8 42,2 

Er
st

-
au

to
re

n
 mindestens 

4 Studien 
135 

Anzahl 122 84 82 

% 90,4 62,2 60,7 

maximal  
3 Studien 

765 
Anzahl 622 378 343 

% 81,3 49,4 44,8 

Alle Studien 900 
Anzahl 744 462 425 

% 82,7 51,3 47,2 
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Abb. 11: Akquisitionsparameter: graphische Darstellung des Anteils der Studien, die Informationen über alle Ele-
mente der jeweiligen Parametergruppe zur Verfügung stellten 
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4.6. Rekonstruktionsparameter  

Zur Auswertung der aufgenommenen DECT-Daten stützten sich die meisten Studien auf eine 

monoenergetische bzw. virtuell monoenergetische Bildrekonstruktion (312 Studien; 34,7%), 

gefolgt von 256 Studien (28,4%), die mehrere, unterschiedliche Bildrekonstruktionen verwen-

deten. Jodkarten setzten 120 Studien ein (13,3%), 66 zogen eine virtuell-native Bildgebung 

heran (7,3%) und 52 benutzten Harnsäurekarten (5,8%). Nur ein Prozent der Studien rekon-

struierte die Daten mit Kalziumsuppression, während insgesamt 40 Studien, d.h. 4,4%, sich 

nicht zur Rekonstruktionsmethode äußerten (vgl. Tabelle 12).  

Tabelle 12: Publikationen aufgeschlüsselt nach verwendeter Bildrekonstruktion 

Bildrekonstruktion 
Anzahl der 

Publikationen 
Anteil in 
Prozent 

Bemerkungen 

Mono-keV / VMI 312 34,7 
monoenergetische und / oder virtuell monoenergetische 
Bildrekonstruktion; VMI: virtual monoenergetic image 

VNC 66 7,3 virtuell-native Bildgebung; VNC: virtual non contrast 

VNCa 9 1,0 
Rekonstruktion mit Kalziumsuppression; VNCa: virtual 
non calcium 

Jodkarten 120 13,3  

Harnsäurekarten 52 5,8  

mehrere 256 28,4  

andere 45 5,0  

nicht angegeben 40 4,4  

 

Die überwiegende Zahl der Studien, nämlich 788, dokumentierte Informationen zur Schicht-

dicke; dies entspricht einem Anteil von 87,6%. Wohingegen nur 484 Publikationen über die 

Höhe des Inkrements Auskunft gaben, mit 53,8% etwas mehr als die Hälfte aller Veröffentli-

chungen. Von diesen 484 Veröffentlichungen gaben 483 auch das Maß der Schichtdicke an. 

Informationen zur Matrix spezifizierten 168 Studien, anders gesagt 18,7%. Tabelle 13 listet die 

genauen Werte auf, auch aufgeschlüsselt nach dem DECT-Konzept, der Patientengruppe so-

wie der Anzahl der Studien von Erstautoren mit mehr bzw. weniger als vier Publikationen. Eine 

entsprechende grafische Veranschaulichung ist in Abbildung 12 zu sehen.  

Analog sind die Daten zur Bildrekonstruktion – die Parameter Algorithmus, Faltungskern und 

Rauschunterdrückung – in Tabelle 14 aufgelistet, die grafische Aufarbeitung ist in den Abbil-

dungen 13a und 13b dargestellt. Allgemein lässt sich feststellen, dass die DECT-spezifischen 

Rekonstruktionsparameter häufiger angegeben wurden als die bei der Rekonstruktion konven-

tioneller Bilder. So lagen alle Angaben bei konventioneller Bildgebung unterhalb von 40%, den 

höchsten Anteil wies der Faltungskern mit 38,3% der Publikationen auf. Die Parameter Algo-

rithmus, Faltungskern und Rauschunterdrückung der DECT-spezifischen Rekonstruktion be-

saßen mit 48,4%, 54,1% sowie 38,4% jeweils höhere Werte.  
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Tabelle 13: Rekonstruktionsparameter (Matrix, Schichtdicke, Inkrement) [n.v.: nicht verfügbar] 

 Anzahl 
der 

Studien  

Matrix Schichtdicke Inkrement 

angegeben angegeben angegeben 
ja nein ja nein n. v. ja nein n. v. 

D
EC

T-
K

o
n

ze
p

t 

Dual-Source 417 
Anzahl 60 357 363 54 0 266 144 7 

% 14,4 85,6 87,1 12,9 0 63,8 34,5 1,7 

Dual-Layer 117 
Anzahl 46 71 112 5 0 66 45 6 

% 39,3 60,7 95,7 4,3 0 56,4 38,5 5,1 

kVp-Switching 314 
Anzahl 56 258 269 45 0 132 180 2 

% 17,8 82,2 85,7 14,3 0 42 57,3 0,6 

Twin-Beam 20 
Anzahl 1 19 15 5 0 7 12 1 

% 5 95 75 25 0 35 60 5 

verschiedene 
Hersteller 

28 
Anzahl 5 23 26 2 0 12 16 0 

% 17,9 82,1 92,9 7,1 0 42,9 57,1 0 

nicht 
verfügbar 

4 
Anzahl 0 4 3 1 0 1 2 1 

% 0 100 75 25 0 25 50 25 

P
ati

en
te

n
gr

u
p

p
e

 

Erwachsene 718 
Anzahl 128 590 628 90 0 401 301 16 

% 17,8 82,2 87,5 12,5 0 55,9 41,9 2,2 

Phantom-
Modelle 

128 
Anzahl 26 102 117 11 0 62 65 1 

% 20,3 79,7 91,4 5,6 0 48,4 50,8 0,8 

Tiere 38 
Anzahl 9 29 33 5 0 16 22 0 

% 23,7 76,3 86,8 13,2 0 42,1 57,9 0 

Leichen 9 
Anzahl 5 4 6 3 0 3 6 0 

% 55,6 44,4 66,7 33,3 0 33,3 66,7 0 

Kinder 7 
Anzahl 0 7 4 3 0 2 5 0 

% 0 100 57,1 42,9 0 28,6 71,4 0 

Er
st

-
au

to
re

n
 mindestens 

4 Studien 
135 

Anzahl 28 107 125 10 0 85 48 2 

% 20,7 79,3 92,6 7,4 0 63 35,6 1,5 

maximal  
3 Studien 

765 
Anzahl 140 625 663 102 0 399 351 15 

% 18,3 81,7 86,7 13,3 0 52,2 45,9 2 

Alle Studien 900 
Anzahl 168 732 788 112 0 484 399 17 

% 18,7 81,3 87,6 12,4 0 53,8 44,3 1,9 
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Abb. 12: Rekonstruktionsparameter (Matrix, Schichtdicke, Inkrement) graphisch aufgearbeitet 
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Tabelle 14: Bildrekonstruktion (Algorithmus, Faltungskern, Rauschunterdrückung) [n.v.: nicht verfügbar] 
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Abb. 13a: Konventionelle Bildrekonstruktion graphisch aufgearbeitet 
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Abb. 13b: DECT-Bildrekonstruktion graphisch aufgearbeitet 
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5. Diskussion 

5.1. Diskussion der Ergebnisse 

Forschung lässt sich auffassen als Wissenserwerb mittels systematischer Beobachtung und 

Untersuchung sowie der Erörterung angewandter Methoden und gefundener Ergebnisse. Indi-

katoren für die Qualität und Zuverlässigkeit der Forschung respektive wissenschaftlicher Stu-

dien sind Transparenz, Wiederhol- und insbesondere Reproduzierbarkeit. Transparenz meint 

hier auch Überprüf- und Nachvollziehbarkeit. Die in einer Studie angegebenen Daten sollten 

diesen Erfordernissen entsprechen78,89–91. Inkonsistente oder lückenhafte Studiendaten er-

schweren, verhindern oder im schlimmsten Fall verfälschen die Strukturierung von und die 

Schlussfolgerung aus wissenschaftlichen Forschungsarbeiten im Sinne der evidenzbasierten 

Medizin durch systematische Reviews und Metaanalysen.  

Die überwiegende Mehrzahl der analysierten Studien untersuchte Erwachsene oder Phantom-

Modelle (94%). Quasi vollständig angegeben wurde das untersuchte Körpergebiet, die zehn 

Publikationen ohne Angaben bezogen sich auf Phantom-Modelle. 

Informationen zur Patienteneinwilligung waren in 82 Studien nur unvollständig oder gar nicht 

vorhanden. Bezogen auf die 442 Publikationen, bei denen das Vorliegen der „ nformed Patient 

Consent“ notwendig gewesen wäre, entspricht dies einem Anteil von 18,6%. Mit Erwachsenen 

befassten sich 78 der betreffenden 82 wissenschaftlichen Artikel, 62 waren retrospektiv ange-

legt.  

Hier ergibt sich eine gewisse Problematik, da unklar ist, ob die Autoren es nur unterließen, die 

entsprechenden Angaben zu dokumentieren oder ob wirklich kein „Informed Patient Consent“ 

vorlag. Eine Behandlung ohne eingeholte und dokumentierte Patienteneinwilligung ist grund-

sätzlich rechtswidrig.92 Die „ nformierte Einwilligung“ ist ebenfalls Voraussetzung für die 

Sammlung, Lagerung oder Wiederverwendung der erhobenen medizinischen Daten.93 Retro-

spektive Studien sind hier im Fokus, weil die Forschungsfrage zum Zeitpunkt der Datenerhe-

bung meistens noch nicht konkret war. 

Von den 900 analysierten Studien verwendeten 570 Kontrastmittel, von denen nur 310 bzw. 

54,4% die Konzentration angaben. Anhand des Produktnamens lässt sich in der Regel die 

eingesetzte Konzentration ermitteln, in 47 Publikationen (8,25%) wurden allerdings Informati-

onen weder zum Produktnamen noch zur Konzentration dokumentiert. 

Eine Kontrastmittelaufnahme wird häufig benötigt, um durch Dichteunterschiede auf eine 

eventuelle Pathologie rückschließen zu können.94 Die Kontrastmittelmenge bzw. -konzen-

tration beeinflusst die Strahlenabsorption und legt infolge prinzipiell den Kontrast fest.95 

Elementar in diesem Kontext ist ein konsistentes Kontrastmittelmanagement, welches auch 

die Injektions- und Scandauer sowie den Zeitpunkt der Bildaufnahme nach Kontrastmittelgabe 

berücksichtigt.95–97 Die wichtigen Parameter Kontrastmittelvolumen, Injektionsgeschwindigkeit 
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und Startverzögerung wurden mit jeweils 92,8%, 81,8% und 77,5% größtenteils angegeben, 

jedoch zusammen nur in 362 Studien respektive 63,5%. Angaben zum Bolus-Tracking und 

NaCl-Chaser konnten in 51,2% bzw. 52,5% der Publikationen ermittelt werden, die Kontrast-

mittelphase wurde in 78,6% der analysierten Studien genannt. 

Bilanziert man die Daten zur Kontrastmittelapplikation, ergibt sich ein heterogenes Bild, wel-

ches die Überprüf- und Nachvollziehbarkeit der Studienergebnisse in summa merklich limitiert 

und damit auch deren Reproduzierbarkeit. 

Der Produktname des verwendeten CT-Systems wurde in 97,1% der Publikationen fast durch-

gängig angegeben. Das konkrete Konzept der in den Studien eingesetzten DECT-Technologie 

dagegen musste in 97 Publikationen (10,8%) jeweils aus dem Methodenteil erschlossen wer-

den. Wünschenswert wäre eine Angabe der verwendeten Technologie.  

Einen direkten Bezug zu den elementaren Bestandteilen des Computertomographen weisen 

die Akquisitionsparameter auf. Die an der Röntgenröhre eingestellte Stromstärke und Span-

nung legen die Quantität der Röntgenphotonen und deren maximale Energie fest. Die Rota-

tionsgeschwindigkeit und der Pitch sind relevant für die zeitliche Auflösung des CT-Scans und 

dessen Dauer, die Kollimation beeinflusst das Bildrauschen und den Kontrast.25,32 (vgl. auch 

Kapitel 2.2.8. Bildqualität) 

Betrachtet man die einzelnen Parameter isoliert, so lässt sich feststellen, dass die Majorität 

der Studien entsprechende Angaben dokumentiert. Die Röhrenspannung wurde in 94,8% der 

analysierten Publikationen, die Stromstärke in 85,2% spezifiziert. Informationen zum Pitch, der 

Kollimation und der Rotationszeit lieferten jeweils 74%, 69,9% bzw. 72,8% der Studien. Die 

prozentualen Angaben zu den einzelnen Parametern bezüglich „Erwachsener“ als untersuchte 

Patientengruppe schwankten nur geringfügig um diese Werte. Bei den Phantom-Modellen als 

Untersuchungsgegenstand ergaben sich ebenfalls nur geringe Abweichungen mit maximal 6% 

Unterschied bezüglich des Parameters Pitch. Publikationen von Erstautoren mit mindestens 

vier Veröffentlichungen im analysierten Zeitraum und Studien, die Dual-Layer-Computertomo-

graphen verwendeten, gaben die Werte der Akquisitionsparameter jedes Mal häufiger an, zum 

Teil deutlich häufiger (siehe Tabelle 10 und Abbildung 10).  

Betrachtet man die einzelnen Parameter im Zusammenhang, so wird die Sachlage deutlicher. 

Während Stromstärke- und Spannungswerte überwiegend genannt wurden, und zwar in 744 

Studien respektive 82,7%, sank die Zahl der Studien, die Rotationszeit, Kollimation und Pitch 

gemeinsam spezifizierten auf 462 bzw. 51,3%. Alle Parameter zusammen gab weniger als 

jede zweite Studie an (425 Studien; 47,2%). 

Auffällig sind hier die Ergebnisse, aufgesplittet nach dem verwendeten DECT-Konzept. So 

dokumentierten mehr als zwei Drittel der Publikationen mit einem Dual-Layer-System alle fünf 

Akquisitionsparameter, aber nur etwas mehr als ein Drittel der Studien mit einem kVp-Swit-

ching-Konzept. Bemerkenswert sind ebenfalls die Ergebnisse der Studien von Erstautoren mit 
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mindestens vier Veröffentlichungen. Hier lagen die Angaben zu allen fünf Parametern mit 

60,7% ebenso deutlich über den 47,2% aller analysierten Publikationen. Insgesamt 40 der 117 

Publikationen mit einem Dual-Layer-Konzept stammten von Erstautoren mit mindestens vier 

Veröffentlichungen, ein Anteil von 34,2%. Von einem kausalen Zusammenhang zwischen den 

Ergebnissen beider Teilmengen kann hier nicht ausgegangen werden (siehe Tabelle 11 und 

Abbildung 11).  

Offensichtlich spielt sowohl das verwendete DECT-System als auch die Erfahrung der For-

schenden eine Rolle. Zusammenfassend muss allerdings festgestellt werden, dass die Daten-

lage im Bereich der Akquisitionsparameter, insbesondere die Rotationszeit, die Kollimation 

und den Pitch betreffend, nicht ausreicht, um eine sichere Reproduzierbarkeit der Studiener-

gebnisse zu gewährleisten.  

Uneinheitlich zeigte sich die Datenlage bezüglich der Bildrekonstruktion. Mit einem Anteil von 

95,6% wurde die Art der Rekonstruktion fast vollumfänglich angegeben; in 40 Studien konnten 

diesbezüglich keine Informationen gefunden werden (siehe Tabelle 12).  

Schichtdicke und Rekonstruktionsinkrement sind wesentliche Parameter der Rekonstruktion31  

(vergleiche Kapitel 2.2.7. Bildrekonstruktion). Während 87,6% der Publikationen die Schicht-

dicke dokumentierten, gaben lediglich 53,8% respektive 484 Studien das Inkrement an, beide 

Werte zusammen 483 Studien. Informationen zur Matrix waren nur in 18,7% der Publikationen 

verfügbar (siehe Tabelle 13). Angaben zu den Bildrekonstruktionsdaten, repräsentiert durch 

die Parameter Rekonstruktionsalgorithmus, Faltungskern und Rauschunterdrückung, lagen 

bei konventioneller Bildgebung jeweils unterhalb von 40% und schwankten bei DECT-spezifi-

scher Rekonstruktion zwischen 38,4% (Rauschunterdrückung) und 54,1% (Faltungskern); 

siehe Tabelle 14.  

Fasst man die Parameter Schichtdicke und Rekonstruktionsinkrement zu einer gemeinsamen 

Messgröße zusammen, so wurde am häufigsten der Wert des Parameters Faltungskern, der 

u.a. Schärfe und Rauschen des Bildes beeinflusst4, mit 54,1% bei der DECT-spezifischen Bild-

rekonstruktion notiert. Die lückenhafte Datenlage im Bereich der Bildrekonstruktion bewirkt 

eine mangelnde Transparenz der Studienergebnisse, deren Überprüf- und Nachvollziehbar-

keit zumindest stark eingeschränkt erscheint.  

Betrachtet man die Angaben zu den Parametern aufgeschlüsselt nach verwendetem DECT-

Konzept, der untersuchten Patientengruppe oder den „Erstautoren“, so zeigt sich ein ähnliches 

Bild wie bei den Akquisitionsparametern. Auch hier spielt das verwendete DECT-Konzept oder 

die Erfahrung der Forschenden eine Rolle. Während die prozentualen Angaben der Studien 

mit einem kVp-Switching-System unterrepräsentiert waren, dokumentierten bspw. Studien mit 

einem Dual-Layer-System oder Studien von Erstautoren mit mindestens vier Veröffentlichun-

gen die Parameter in der Regel häufiger im Vergleich mit allen 900 analysierten Publikationen 

(siehe Abbildungen 12, 13a und 13b).  
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Ziel der vorliegenden systematischen Literaturrecherche ist es, Studiendaten, die mit Einsatz 

der DECT erhoben wurden, auf ihre Konsistenz bzw. Reproduzierbarkeit zu überprüfen. Die 

vorhandene Fülle an Studien verhindert realiter eine Analyse aller diesbezüglich veröffentlich-

ten wissenschaftlichen Artikel, sodass zur Untersuchung eine repräsentative Stichprobe über 

mehrere Jahre herangezogen wurde. Die Publikationsdaten der Printausgaben aller in die Re-

cherche eingeschlossenen 900 Studien erstrecken sich über einen Zeitraum von Januar 2016 

bis November 2020. 

Untersuchungsparameter der DECT dienen als Kenngrößen für die Reproduzierbarkeit der 

Studienergebnisse. Individuelle Patientendaten waren in der Regel nicht verfügbar und wur-

den aus der Analyse ausgeschlossen, obgleich bspw. patientenbezogene Faktoren speziell 

bei Kontrastmitteluntersuchungen eine Rolle spielen oder die exakte Lagerung des Patienten 

in der Gantry von Bedeutung ist44,95,97. 

In die Recherche wurden ausschließlich englischsprachige Studien aufgenommen, sodass 83 

Veröffentlichungen in anderen Sprachen keine Berücksichtigung fanden. Darüber hinaus 

konnte auf 43 der in dem genannten Zeitraum erschienenen wissenschaftlichen Artikel nicht 

zugegriffen werden. Davon waren 17 Veröffentlichungen einer Fachzeitschrift zuzuordnen, die 

nur in chinesischer Sprache publiziert (vgl. Tabelle 3).  

Ungeachtet dessen zeigen die analysierten Studiendaten eine klare und eindeutige Tendenz 

zu inkonsistenten bzw. lückenhaften Angaben der CT-Parameter. 

Für die computertomographische Bilddiagnostik fehlt ein reproduzierbarer, standardisierter 

Ansatz, wie er bspw. in der medizinischen Labordiagnostik bereits etabliert ist.98–100 Ein Schritt 

in diese Richtung wäre die Nachvollziehbarkeit computertomographischer Untersuchungen. 

Der konstatierte Einfluss des verwendeten DECT-Systems auf die Datenlage wirkt hier kontra-

produktiv. Einheitliche Richtlinien, erarbeitet von renommierten Experten unter Einbeziehung 

der diversen Hersteller von CT-Systemen, sollten das angestrebte Ziel sein. 

5.2. Schlussfolgerung 

Die vorliegende systematische Literaturrecherche soll unter dem Aspekt der Reproduzierbar-

keit der Ergebnisse klinischer Studien analysieren, welche Parameter in Studien mit Einsatz 

der DECT regelmäßig angegeben wurden und ob bzw. wie oft essenzielle Angaben fehlten.  

Die Mehrheit der Studien dokumentierte Informationen zu den Studiencharakteristika, sprich 

zur Lokalisation, Perspektive, untersuchtem Körpergebiet und Patientengruppe sowie der Pa-

tienteneinwilligung. Ebenso wurden in der Regel sowohl die Hersteller und Produktnamen der 

DECT-Systeme als auch die verwendeten DECT-Technologien genannt. 

Studien mit Kontrastmittelanwendung zeigten ein heterogenes Bild. Kontrastmittelvolumen, 

Startverzögerung, Injektionsgeschwindigkeit und Kontrastmittelphase wurden jeweils mindes-

tens in Dreiviertel der relevanten Publikationen angeführt, Kontrastmittelkonzentration, Bolus-

Tracking und NaCl-Chaser nur in jeweils etwas mehr als der Hälfte.  
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Stromstärke und Spannung als Kenngrößen der Röntgenröhre wurden in fast 83% der Publi-

kationen gemeinsam spezifiziert, die restlichen grundlegenden Parameter des CT-Scanners 

wie Pitch, Kollimation und Rotationszeit in summa lediglich in circa 51% der Studien. Bezüglich 

der Rekonstruktionsparameter lag – mit Ausnahme des Parameters Schichtdicke (87,6%) – 

die maximale prozentuale Angabe bei ungefähr 54%.  

Im Bereich der Dual-Energy-CT existieren keine einheitlichen Richtlinien für die Dokumenta-

tion der Methodik oder wichtiger Untersuchungsparameter in klinischen Studien. Gute medizi-

nische Forschung, die zu einer qualitativen Verbesserung der Patientenversorgung führen 

sollte, beruht auf einer Vergleichbarkeit der Befunde und der Validierung der erhaltenen Er-

gebnisse. Unabhängig von den an den Studien beteiligten Personen sollten die Studienergeb-

nisse experimentell wiederhol- und reproduzierbar sein.78,79 Die vorliegende Datenlage im Be-

reich der DECT lässt erkennen, dass die Forschenden ihre Ergebnisse sicherlich nicht in jeder 

Studie auf eine Art und Weise dokumentierten, die gegebenenfalls eine Überprüfung und Re-

produktion ermöglicht.  

Betrachtet man in diesem Zusammenhang den dargelegten Einfluss der Erfahrung der For-

schenden oder des verwendeten DECT-Konzepts auf die Datenlage, so wird das Fehlen eines 

gemeinsamen Datenstandards umso bedeutsamer. Einheitliche Dokumentationsstandards 

könnten einerseits eine Hilfestellung für die Forschenden sein, andererseits die Studienergeb-

nisse, ermittelt mit verschiedenen DECT-Systemen, vergleichbarer gestalten, ein wichtiger 

Punkt bei der Synthese der Befunde in systematischen Reviews oder Metaanalysen.  
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7. Anhang 

Alle Abbildungen wurden mit dem Programm draw.io (Version 16.5.1) erstellt. 

7.1. Abbildungsverzeichnis 

Abb. 1: Computertomograph der 3. Generation 

Abb. 2: Prinzipieller Aufbau einer Drehanoden-Röntgenröhre 

Abb. 3: Ungefilterte Rückprojektion am Beispiel einer 5 x 5 – Matrix mit Elementen der 

Dichte 20 und 45 

Abb. 4: DECT-Scanner-Systeme in schematischer Darstellung 

Abb. 5: Manuell erfasste Studienparameter der selektierten Publikationen 

Abb. 6: PRISMA-Flussdiagramm 

Abb. 7: Publikationen aufgeschlüsselt nach untersuchter Patientengruppe 

Abb. 8: Kontrastmittelanwendung 

Abb. 9: Publikationen aufgeschlüsselt nach verwendetem DECT-Konzept 

Abb. 10: Akquisitionsparameter graphisch aufgearbeitet 

Abb. 11: Akquisitionsparameter: graphische Darstellung des Anteils der Studien, die In-

formationen über alle Elemente der jeweiligen Parametergruppe zur Verfügung 

stellten 

Abb. 12: Rekonstruktionsparameter (Matrix, Schichtdicke, Inkrement) graphisch aufgear-

beitet 

Abb. 13a: Konventionelle Bildrekonstruktion graphisch aufgearbeitet 

Abb. 13b: DECT-Bildrekonstruktion graphisch aufgearbeitet
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