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1. ZUSAMMENFASSUNG

In der Arbeit ,Virtual monoenergetic Images from spectral detector CT enable radiation
dose reduction in unenhanced cranial CT” wurden native Spektral-Detektor
Computertomographie Aufnahmen (computed tomography, CT) des Schadels als 65
keV virtuell monoenergetische Bilder (virtual monoenergetic images, VMI)
(Kiloelektronenvolt, keV) rekonstruiert und gegeniber konventionellen Bildern
(conventional images, CI) untersucht, ob eine Strahlendosisreduktion bei
gleichbleibender Bildqualitat méglich ist. Insbesondere wurde bei diesem Vergleich auf
die Differenzierbarkeit zwischen der grauen und der weil3en Substanz des Hirngewebes
geachtet sowie auf das Auftreten von Aufhartungsartefakten in der hinteren
Schadelgrube.

Zu diesem Zweck wurden 140 Patienten im Alter von 55,8 Jahren + 18,6 Jahren
retrospektiv in die Studie eingeschlossen, die zwischen Februar und November 2017
insgesamt 171 native Schadel-CT-Aufnahmen erhalten hatten. Innerhalb dieses
Zeitraums wurde das RoOhrenstrom-Zeit-Produkt reduziert, wobei alle anderen
Scanparameter gleich gehalten wurden (Schichtdicke: 1mm, Réhrenspannung: 120kV,
Pitchfaktor: 0.36, Rotationszeit: 0,33 Sekunden, und Kollimation 64 x 0,625).

Durch die schrittweise Reduktion des Rohrenstrom-Zeit-Produktes von 320 mAs auf 290
mAs bis auf 260 mAs, konnten die Patienten in Nachhinein in drei Gruppen von 61, 55
und 55 Personen aufgeteilt werden.

Die so akquirierte Aufnahme wurde mittels einer Hybrid-iterativen Rekonstruktion (iDose,
Phillips Healthcare, Best, Niederlande) (hybrid iterativ reconstruction, H-IR) zu CI
rekonstruiert. Des Weiteren wurde VMIleskev rekonstruiert, um sie mit den CI vergleichend

Zu untersuchen.

Zur quantitativen Analyse wurden ROIs (Regions of Interest, Bereich von Interesse) in
Strukturen, die im Vorfeld definiert wurden, in Cl gelegt und danach an die exakt gleiche
Stelle in VMlgskev kopiert.

Es wurde eine axiale Schicht ausgewabhlt, die die Basalganglien zeigte. Dort wurden die
ROIs wie folgt platziert: (a) in der kortikalen grauen und weien Substanz im
Frontallappen, (b) in der juxtakortikalen weil3en Substanz des Frontal- und des
Parietallappens, (c) dem Parenchym des Thalamus, (d) im hinteren Anteil der Capsula
interna und (e) nahe dem Schadelknochen. In einer weiteren axialen Schicht, die eine
reprasentativen Anteil des Felsenbeins zeigte, wurde ein weiterer ROI sowohl in die

Medulla oblongata und in die hintere Schadelgrube gelegt.
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Dies diente dazu, sicherzustellen, dass der identische Bereich untersucht wurde. Aus
den so erhobenen Daten konnten das Kontrast-zu-Rausch-Verhaltnis (Contrast-to-Noise
ratio, CNR) zwischen der grauen und der weil3en Substanz bestimmt werden. Das CNR
dient der quantitativen Beschreibung der Bildqualitdt von CT-Untersuchungen und kann
somit objektivieren, inwieweit eine Reduktion der Strahlendosis sinnvoll ist. Auch das
Dosislangenprodukt (dose-length-product, DLP) und der volumetrische CT-Dosisindex

(volumetric computed tomography dose index, CTDlo) wurden erhoben.

Zwei Radiologen mit Erfahrung in der neuroradiologischen Diagnostik fihrten die
gualitative Analyse anhand einer 5-Punkte Likert-Skala durch, wobei die von ihnen
beurteilten Bilder beztglich ihrer Rekonstruktionstechnik verblindet waren. Zu beurteilen
war die Differenzierung zwischen grauer und weil3er Substanz in den Basalganglien, im
supra- und infratentoriellen Kortex sowie im Bereich nahe dem Schéadelknochen.
Weiterhin wurde das Auftreten von Aufhartungsartefakten in der hinteren Schédelgrube

bewertet.

Es zeigte sich, dass das Kontrast-zu-Rausch-Verhaltnis bei VMIgskev, unabhangig vom
volumetrischen CT-Dosisindex, signifikant héher war als bei CIl. Auch das Bildrauschen
zeigte sich signifikant geringer, was zu einer besseren Bildqualitat der Aufnahmen bei
einer gleichzeitig geringen Strahlendosis fuhrte. In der qualitativen Analyse zeigte sich
ebenfalls die Uberlegenheit vom VMIeskev. Die Differenzierung zwischen der grauen und
der weil3en Substanz und das Bildrauschen wurden tber alle untersuchten Bereiche des
Gehirns hinweg besser bewertet als bei Cl. Auch die vom Knochen in der hinteren
Schéadelgrube resultierenden Aufhartungsartefakte hatten einen geringeren Einfluss auf

die diagnostische Beurteilbarkeit.

Das retrospektive Studiendesign sowie die kleine Kohorte an untersuchten Patienten
stellten sich als Limitationen fur die Studie heraus. Die Studie zeigte, dass durch die
Absenkung des Rohrenstrom-Zeit-Produkts auf 260mAs und unter Verwendung von
VMlgskev €ine Dosisreduktion um 18,7 % erreicht werden konnte. Die Ergebnisse
implizieren, dass eine noch gréRere Reduktion der Strahlendosis moglich wére, dies
aber aufgrund des retrospektiven Designs nicht umgesetzt werden konnte.

Nachfolgende Studien sind nétig, um zu evaluieren, inwieweit die Strahlendosis in
nativen Schadel-CTs weiter reduziert werden kann, um somit die Patientensicherheit zu

erhohen.
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2. EINLEITUNG

2.1 Notwendigkeit der Reduktion der Strahlendosis

In der Notfallversorgung von Trauma Patienten oder bei der Behandlung von Patienten
mit einem akuten neurologischen Defizit, bei denen es um eine schnelle und prazise
Diagnostik geht, ist das Mittel der Wahl ein natives Schadel-CT. 12345

Im Hinblick auf die notwendige und zligige Weiterbehandlung dieser Patienten ist es
insbesondere wichtig, mit einer hohen Genauigkeit zwischen den Krankheitsbildern der
Ischamie und dem einer Hirnblutung, wie zum Beispiel zwischen einem subduralen
Hamatom, einem epiduralen Hamatom oder einer Subarachnoidalblutung zu
unterscheiden. 23% In diesen Fallen ist eine CT-Untersuchung effizienter als eine
Magnetresonanztomographie, da sie im Akutfall sensitiver ist, obwohl sie mit einer
hoheren Strahlenexposition vergesellschaftet ist.” Bei vielen dieser Patienten sind im
Krankheitsverlauf repetitive Scans notwendig, sodass gerade bei diesem
Patientenkollektiv ein besonderes Augenmerk auf die Moglichkeiten der Einsparung von
Strahlendosen gelegt werden muss. 8°

Obgleich der Risiken der ionisierenden Strahlung, die mit jeder CT-Untersuchung
einhergehen, werden in den Vereinigten Staaten von Amerika im Jahr schatzungsweise
70 Millionen Schadel-CTs durchgefiihrt.t?

Um die Strahlendosis bei einer notwendigen Untersuchung des Schadels mittels
Computertomographie zu reduzieren und somit auch dem gednderten
Strahlenschutzgesetz in Deutschland zu folgen, wurden im Januar 2017 die Protokolle
fur die kraniale CT-Bildgebung geandert.

Zum 31.12.2018 trat in der Bundesrepublik Deutschland das neue ,Gesetz zum Schutz
vor der schadlichen Wirkung ionisierender Strahlung (Strahlenschutzgesetz — StrlSchG)*
in Kraft.1?

Dort wird in 814 Abs. 2 Satz 5 StrISchG festgeschrieben, dass Patienten bei einer
notwendigen Untersuchung einer moglichst geringen Dosis von ionisierender Strahlung
ausgesetzt werden sollen, dies unterstreicht die Bedeutung der Bemihungen um

Dosisreduktion in der medizinischen Bildgebung.!?

CT-Untersuchungen werden unter Verwendung von ionisierender Strahlung
aufgenommen. Vor allem bei Patienten, deren Pathologie es notwendig macht, mehrere
Scans — teilweise in kirzester Zeit — durchzufuhren, steigert diese Strahlung das Risiko,
als Spatfolge der Untersuchung Malignome zu entwickeln 21314 Besonders anféllige
Organe sind in diesem Zusammenhang das Gehirn und die Augenlinse.’® Der

Schwellenwert fir die Augenlinse zur Vermeidung des strahleninduzierten Katarakts
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liegt bei 0,5 Gy in der einzelnen Untersuchung.!® Das Gehirn gilt zwar als relativ
strahlenresistentes Organ, nichtsdestotrotz sollten auch hier Energiedosen iiber 0,5 Gy
vermieden werden, um die Gefahr zu vermindern einen Schlaganfall zu erleiden.*>1617
Es gilt also, diese beiden Organe bei der Untersuchung des Schadels besonders zu
schitzen. Um dieses Ziel zu erreichen, ist es erforderlich, die Strahlendosis bei den

durchgefiihrten CT-Aufnahmen zu reduzieren.

Einer der wichtigsten Ansatze im Hinblick auf die Dosisreduktion ist, einen
angemessenen Einsatz der CT im klinischen Alltag — unter einer adaquaten Nutzen-
Risiko-Abwéagung — durchzufiihren.*® Dies geschieht in der Regel durch die Entwicklung
evidenzbasierter Empfehlungen und Leitlinien im Rahmen des Stellens der
rechtfertigenden Indikation. Die Einzelfallentscheidung kann anhand verschiedener
Scores gestitzt werden, z.B. der Glasgow Coma Scale (GCS), den New Orleans Criteria
(NOC) oder den Canadian CT Head Rules (CCHR).®

Dariber hinaus ist bei der Durchfuhrung der Untersuchung das ALARA-Prinzip (as low
as reasonably achievable, so niedrig wie verniinftigerweise erreichbar) zu beachten, dies
giltim Besonderen fir die Kinderradiologie, aber selbstverstandlich auch flir erwachsene
Patienten. 1920

Das ALARA-Prinzip besagt, dass der Einsatz von ionisierender Strahlung - sollte er
unvermeidbar sein - so gering und kurz wie mdglich zu halten ist, um dennoch am Ende

einer Untersuchung verwertbare Bilder zu erhalten.?

In den letzten Jahren wurden weitere MalRBnahmen zur Dosisreduktion diskutiert. So
stellen die Modulation des Ro6hrenstroms, der Rohrenspannung und die
organspezifische Dosisreduktion neben der stetigen Optimierung von Scan-Protokollen
wichtige Saulen zur Reduktion von Strahlendosen dar.?22324 Besonders die Modulation
der ersten beiden beschriebenen Parameter kann mit einer niedrigeren Strahlendosis
einhergehen allerdings auch oft zu einer schlechteren Bildqualitat und einem Verlust des
diagnostischen Wertes der Aufnahmen fiihren.**2526 Durch die Nutzung von Zinnfiltern,
die an der Rontgenrohre angebracht werden, kann ebenfalls die Dosis gesenkt werden.
Diese Filter verhindern, dass energiearme Photonen den Patienten erreichen, die fur
eine hohe Strahlung, aber nicht fir das diagnostische Bild, verantwortlich sind. Die
Nutzung solcher Zinnfilter wirkt sich nicht negativ auf die Bildqualitat aus.?’

Die aussichtsreichste MaRnahme in den letzten Jahrzehnten stellte die Einfiihrung von

iterativen Rekonstruktionsalgorithmen im klinischen Alltag dar (siehe Kapitel 2.4.2).1422.23

12



2.2 Physikalische Grundlagen: Photo- und Compton-Effekt

Mithilfe des Photo-Effekts und des Compton-Effekts, die bei der Abschwéchung von
Rontgenstrahlen verursacht werden, kann in der CT-Bildgebung die Wechselwirkung
zwischen den Rontgenquanten oder Photonen und der zu untersuchenden Materie
abgeschatzt werden 28293031

Diese beiden physikalischen Effekte erlauben es, wenn sie getrennt betrachtet werden,
diverse Materialien hinsichtlich ihrer Zusammensetzung zu charakterisieren und haben
einen Einfluss auf die Qualitat der erzeugten Bilder.?° Bereits in den spaten 1970er-
Jahren wurde beschrieben, dass fur die CT-Diagnostik energieabhangige Informationen

nitzlich sein kénnen.®?

Der Photo-Effekt beschreibt die Interaktion von Rdntgenquanten mit der zu
durchdringenden Materie. Er ist abhangig von der chemischen Ordnungszahl (Z) der
Atome, die in den verschiedenen zu untersuchenden Objekten vorkommen. Der Photo-
Effekt ist vorherrschend bis zu Energien von ca. 100 kV. Je hoher die Ordnungszahl Z
ist, desto haufiger tritt der Photo-Effekt auf. Das Photon Uibertragt seine gesamte Energie
auf das Atom und schlagt so ein Elektron aus der Hille des Atoms heraus.?82931

Der Compton-Effekt oder die Compton-Streuung tritt iberwiegend bei héheren Energien
(Uber 100kV) auf. Diese Streuung hangt stark von der physikalischen Dichte des
Materials ab. Anders als bei dem Photo-Effekt wird die Energie des Photons dort nicht
vollstandig absorbiert, sondern ein kleiner Teil der Strahlung wird in die

entgegengesetzte Richtung gestreut und verliert dabei an Energie.?82%31

Die so ermittelten Schwachungsunterschiede lassen Rickschlisse darauf zu, inwieweit
ein Gewebe mit Photonen niedriger und hoher Energie interagiert. Aufgrund dessen
ermdglicht DECT, Bilder in ihre Materialbestandteile zu zerlegen.®? Fir Jod bedeutet
dies, dass die Unterschiede in seinem spektralen Verhalten dazu genutzt werden
kénnen, um es von anderen Materialien wie Weichteilgewebe, verkalkten Plaques, Blut
oder Knochen zu unterscheiden.®%6¢

Ebenso zeigen sich Unterschiede in der Compton-Streuung und im Photo-Effekt, was
ebenfalls ermdglicht, verschiedene Materialien voneinander abzugrenzen.?®5%52 Zum
Beispiel besitzt Jod im Vergleich zu Calcium eine hoéhere Ordnungszahl (Jod Z = 53,
Calcium Z = 20).%¢ Durch die lineare Kombination der oben beschrieben Effekte und
deren beschriebener Abhéangigkeit von den Ordnungszahlen diverser Materialien lassen
sich eine Vielzahl materialspezifischer und energieabhangiger Informationen ableiten.*°

Diese Wissen kann fur diverse klinische Fragestellungen von Nutzen sein.*?
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Im Hinblick auf die Qualitdt von Rontgen- oder CT-Bildern lasst sich (vereinfacht)
festhalten, dass diese durch einen ausgepragten Compton-Effekt leidet, da eine hohe

Streustrahlung die Bildschéarfe herabsetzt.

2.3 Technologische Grundlagen: Computertomographie

In den 1970er-Jahren entwickelten der amerikanische Physiker Allan M. Cormack und
der britische Ingenieur Godfrey N. Hounsfield den ersten CT-Scanner. 1972 wurde im
Atkinson Morley’s Hospital in Wimbledon (Sud-West London, Grof3britannien) erfolgreich
die erste Schadel-CT-Untersuchung durchgefihrt.®?

Fur diese Errungenschaft erhielten Cormack und Hounsfield im Jahre 1979 den
Nobelpreis fur Physiologie oder Medizin.** In den letzten vier Jahrzehnten wurden nicht
nur die Scanner an sich weiterentwickelt, sondern auch die Technik und Rechenleistung
von Computern im Allgemeinen. Wéahrend die ersten Rekonstruktionen eines 80 x 80
Bildpunkte groRen Querschnitts 1974 noch finf Minuten dauerten, sind aktuelle
Computer in der Lage, innerhalb von einer Sekunde 1200 Bilder mit einer Auflésung von
512 x 512 zu rekonstruieren.®® Da auch die Akquisition der Bilder sehr lange dauerte,
waren sie besonders anfallig fir Bewegungsartefakte. Es bestand ein hohes Mal3 an
Bildrauschen aufgrund der wenig ausgereiften Réntgenréhrentechnologie und der
daraus folgenden Streustrahlung. Dies bedeutete eine hohe Strahlenexposition fiir den
Patienten bei gleichzeitig geringer diagnostischer Verwertbarkeit der Aufnahmen.3®
Weiterhin wurde 1976 bereits beschrieben, dass man mittels energieabhangiger
Informationen Ruckschlisse auf die Zusammensetzung verschiedener Materialien
ziehen kann.*? Inzwischen sind CT-Scanner der sogenannten dritten Generation im
klinischen Alltag etabliert. Diese Gerate zeichnen sich dadurch aus, dass der Detektor
und die Roéntgenrdhre gemeinsam um den Patienten rotieren und der Tisch, auf dem der
Patient liegt, kontinuierlich vorgeschoben wird.

Obwohl es in den letzten 40 Jahren sowohl viele Verdnderungen im Bereich der CT-
Scanner als auch bei der bendétigten Technik gab, wie zum Beispiel die iterative
Bildrekonstruktion (siehe Kapitel 2.4.2), bleibt die Dosisreduktion in der nativen CT-
Diagnostik des Kopfes eine Herausforderung.

Dies hat mehrere Grinde: Zum einen ist es gerade im Hinblick auf die Diagnostik bei
einem zurlckliegenden Schlaganfall schwierig, kleinste Verdnderungen zwischen der
grauen und der weien Substanz zu erkennen und zu entscheiden, ob es bereits zum
Untergang von Hirngewebe im Sinne einer Ischamie gekommen ist.?237:38

Zum anderen sind die Aufhartungsartefakten, die durch den dichten Schéadelknochen

verursacht werden, noch immer eine der Hauptfehlerquellen, wenn es um die genaue
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Beurteilung von Lasionen in der hinteren Schadelgrube geht.>*° Diese Artefakte erhdohen
das Bildrauschen in den aufgenommenen Scans. Ublicherweise sind besonders die
Bereiche des Hirnstamms und des Kleinhirns schwer zu beurteilen, da der
Schédelknochen dort besonders dick und unregelméaRig geformt ist und somit ein hohes
MaR an Strahlhartung aufweist, was zu vielen Artefakten fiihrt.524

Des Weiteren nahm aufgrund der begrenzten Rechenleistung der Computer in der
Vergangenheit die Rekonstruktion anhand von iterativen Rekonstruktionsalgorithmen
(iterative reconstruction, IR) sehr viel Zeit in Anspruch und war im klinischen Alltag nicht
anwendbar.'®*4° So verglichen Korn et al. im Jahr 2011 neben der Bildqualitét von nativen
Schadel-CT-Aufnahmen auch die durchschnittlichen Rekonstruktionszeiten zwischen IR
und der gefilterten Rickprojektion (engl. filtered back projection, FBP; siehe Kapitel
2.5.1). Sie betrug im Median 68 Sekunden unter Verwendung von IR und 25 Sekunden

bei Nutzung von FBP-Techniken.*

Ein weiteres Merkmal, das die Beurteilungsqualitat der CT-Bilder insbesondere bei einer
niedrigen Dosis und im Hinblick auf den diagnostischen Nutzen der Bilder einschranken
kann, ist das Bildrauschen.?*4243 Bildrauschen wird angegeben als ein MaR flr die
statistischen Schwankungen, denen das Bild infolge der Vielzahl von Prozessen, die zu
seiner Entstehung beitragen, unterliegt. Réntgenrdhren senden die Rontgenstrahlen
nicht gleichméafig aus. Die Rontgenstahlen werden dazu zusatzlich bei ihrem Durchtritt
durch den Patienten abgeschwacht, bevor sie an einem Detektor erkannt werden. Dies
fuhrt im Endergebnis zu Rauschen, das wahrend der Rekonstruktion teilweise auf das

finale Bild Ubertragen wird.?

2.4 Erfassung der Strahlendosis im CT

2.4.1 Volumetrischer CT-Dasisindex (CTDIvol)

Der volumetrische CT-Dosisindex (volumetric computed tomography dose index,
CTDl) (Einheit: mGy, Milligray) wurde als standardisierte Methode entwickelt, um die
Strahlenleistungen von verschiedenen CT-Modellen zu bewerten und wird vor Beginn
jedes Scans automatisch angegeben.'? Die Angabe beruht auf der vorherigen manuellen
Auswahl des passenden Referenzphantomes. Diese Phantome haben fir den Kopf
einen Durchmesser von 16 cm und fur den Thorax und das Abdomen einen
Durchmesser von 32 cm.*?

Die grof3te Limitation fur die Verwendung des CTDIvol, um die Strahlendosis, welcher

der Patient ausgesetzt ist, zu ermitteln, ergibt sich aus der Tatsache, dass die
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tatsachliche PatientengroRe bzw. dessen Masse nicht in die Berechnung mit
eingeht.124445 Die Masse des Patienten spielt jedoch eine entscheidende Rolle, wenn es

darum geht, die notwendige Strahlendosis eines CT-Scans abzuschatzen.*®

2.4.2 Dosislangenprodukt (DLP)

Das Dosislangenprodukt (dose-length-product, DLP) (Einheit: mGy x cm) ist definiert als
das Produkt aus CTDIyo und der Lange des untersuchten Gebietes eines Scans in cm.?
Es bezieht sich auf die ionisierende Energie, welcher der Patient wahrend einer CT-
Untersuchung ausgesetzt ist.!?

Wie auch das CTDly, wird das DLP bei modernen CT-Geréten vor und nach den
Aufnahmen berechnet.

Weiterhin wird auch diese GroRR3e unabhangig von der tatséchlichen Masse des Patienten
bestimmt und geht dementsprechend mit den gleichen Limitationen wie das CTDlyl
einher.'?

Anhand der beiden Parameter ist man dementsprechend nicht in der Lage, die fiir einen

individuellen Patienten exakte Strahlendosis abzuschatzen.

2.4.3 Absorbierte Strahlendosis

Die absorbierte Strahlendosis (Einheit: mGy) beschreibt die im Gewebe abgelagerte
Menge an ionisierender Strahlung und ist abhangig von der Radiosensibilitat der
verschiedenen Gewebe bzw. Organe.?? Es gibt die Menge an Energie an, die pro
Kilogramm Kdorpergewicht absorbiert wird, und ist sowohl von der Dichte des Materials
als auch von dessen Dicke und Materialzusammensetzung abhéngig.!? So lasst sich
erklaren, warum die absorbierte Dosis bei kleineren Patienten grofRer ist als bei
schwereren, wenn das gleiche CTDl., angegeben ist. Auf ein geringeres Volumen trifft
die gleiche Menge an Strahlung, die dann absorbiert wird.!2 Eine fir beide
Patientengruppen identisch gehaltene Einstellung der Scan-Parameter kann dazu
fuhren, dass leichte Patienten einer unnétig hohen Strahlenbelastung ausgesetzt

werden oder sich die Bildqualitat bei schweren Patienten verschlechtert.*?

2.4.4 GroRRenbezogene Dosisabschatzung (SSDE)

Die grofRenbezogene Dosisabschéatzung (Size-specific dose estimate, SSDE) (Einheit:
mGy) kann nach einer CT-Aufnahme berechnet, gemessen oder abgeschéatzt werden

und bezieht im Gegensatz zum CTDly, und zum DLP die individuelle Grélze bzw. die
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Masse des Patienten mit ein.'?444% Dies erlaubt eine prazisere Abschatzung der
Strahlendosis, die auf den Patienten einwirkt.'> Das SSDE ist rechnerisch das Produkt
der CTDlyo und eines Korrekturfaktors, der sich auf den effektiven Durchmesser des
Untersuchungsvolumens bezieht.!245 Sie stellt eine wesentlich genauere Methode zur
Erhebung der durchschnittlich auf einen Patienten einwirkenden Strahlendosis dar als

zuvor genutzte Parameter.!?

2.5 Rekonstruktionen im CT

2.5.1 Gefilterte Ruckprojektion (FBP)

Die gefilterte Riuckprojektion (filtered back projection, FBP) war jahrzehntelang fuhrend
in der Rekonstruktion von CT-Bildern. Sie wurde bereits bei den ersten Untersuchungen
in den 1970er-Jahren standardmaRig eingesetzt, stellt somit die erste Generation von
Rekonstruktionsalgorithmen flr die CT-Bildgebung dar und ist der Referenzstandard fur
neuere Algorithmen 4292647 Sje ist schnell durchfiihrbar, robust gegentiber Fehlern und
basiert darauf, dass die tatsdchlichen Daten mit im Vorfeld festgelegten Modellen
verglichen werden.*42%4” Unter Verwendung der FBP konnen bis zu 20 Bilder pro
Sekunde generiert werden.*?

Ein Nachteil der FBP war schon bei ihrer Einfuhrung feststellbar: Gerade im
angestrebten  Niedrig-Dosisbereich erzeugt die Rekonstruktion ein  hohes
Bildrauschen 314

FBP ist adaquat einsetzbar, solange es sich um normalgewichtige Patienten handelt. Bei
stark Ubergewichtigen Patienten Uberlagert das Bildrauschen jedoch oft das Bildsignal,
da die angelegte Réhrenleistung nicht ausreicht oder die Strahlendosis zu gering ist.
Dies fiihrt zu einer gesteigerten Artefaktanfalligkeit und zu einem vermehrten
Bildrauschen bei einer gleichzeitig hohen Strahlenbelastung fir den Patienten, was dann
nicht mehr im Sinne des ALARA-Prinzips ist!*#?° Bei der Betrachtung von
Schadelaufnahmen ist dieser Punkt vernachlassigbar, da sich bei adipdsen Patienten
Uber der Kalotte nicht wesentlich mehr Fett als bei normalgewichtigen Patienten
ansammelt.

Der analytische Algorithmus geht von einer Rauschfreiheit bei den erfassten
Projektionsdaten aus.** Wenn jedoch in den Projektionsdaten bereits ein hohes Maf an
Bildrauschen vorliegt, kann dies nicht vollstandig durch den Algorithmus herausgefiltert
werden und zeigt sich dementsprechend in den Bilddaten. Dies kann zu vielen Artefakten

fihren.?
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2.5.2 lterative Rekonstruktion (IR) und Hybrid-iterative Rekonstruktion (H-IR)

Ein neuerer Ansatz der Rekonstruktion von CT-Aufnahmen ist die iterative
Rekonstruktion. Sie ist in der Lage, auch im Niedrig-Dosisbereich, anders als die FBP,
eine gute Bildqualitat, weniger Artefakte und ein reduziertes Bildrauschen zu
Iiefern'5,13,l4,22,47

Die Technik der IR wurde bereits in den 1970er-Jahren vorgestellt, jedoch damals nicht
in die klinische Praxis integriert, da der Algorithmus sehr viel Rechenleistung
beansprucht.'32° Weiterhin wird beschrieben, dass die durch IR erzeugten Bilder zum
Teil fleckig erscheinen und somit schwerer zu beurteilen sind.*

IR wurde entwickelt, um in zwei Schritten, einer Vorwarts- und einer
Ruckwartsrekonstruktion, die Qualitat der erfassten Bilder zu verbessern.'*

In den Schritten der Ruckwartsrekonstruktion werden Bilder aus den Projektionsdaten
rekonstruiert. In der Vorwartsrekonstruktion kénnen werden aus bereits errechneten
Bildern Projektionsdaten generiert werden.?®

Die Ruckwartsrekonstruktion bewirkt, dass aus diesen Projektionsdaten ein
verbessertes Bild entsteht. Beide Schritte der IR werden in der Regel einer fest
eingestellten Anzahl folgend wiederholt (iterativ = sich schrittweise in wiederholenden
Rechenprozessen der exakten LOsung anndhern). Ziel ist es, bei der letzten
Ruckprojektion aus den Projektionsdaten in der Bilddoméane das Bildrauschen und die
Artefakte zu entfernen.#2> So wird durch die IR angestrebt, sich einem Bild anzunahern,
das bestmdglich die tatsachlich erfassten Daten wiedergibt und sich gleichzeitig mit
einem geringen Bildrauschen qualitativ zu verbessern versucht.?° IR kann sowohl an
Rohdaten, in der Bilddomane oder in beiden gleichzeitig durchgefiihrt werden.14.20-25

In Routine-CTs kann die IR helfen, die Qualitdt der CT-Bilder zu verbessern und die
Strahlendosis zu verringern. Besonders im Niedrig-Dosisbereich hat sie auf3erdem dazu
beigetragen, das Bildrauschen bei Erhalt der Bildqualitat zu reduzieren.

Ein Nachteil der IR ist, dass es zu langen Rekonstruktionszeiten kommt, je nachdem,

welcher Algorithmus durch welchen Hersteller angewendet wird. 14

Es existieren, von diverseren Herstellen, verschiedene Varianten der IR, wie zum
Beispiel die die Hybrid-iterative Rekonstruktion (H-IR). Die H-IR lasst sich definieren als
eine Kombination aus FBP und IR.1® Sie flhrt ebenfalls zu einer Unterdriickung des
Bildrauschens, unterstitzt die Dosisreduktion in CT-Aufnahmen, kann Artefakte
reduzieren und alles in allem die Bildqualitat erhalten oder sogar verbessern.?°

iDose, entwickelt von Phillips Healthcare (Best, Niederlande), erlangte im September

2012 in den Vereinigten Staaten die Zulassung der U.S. Food and Drug Administration
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(FDA). Dieser Hybrid-iterative Algorithmus nutzt die Rekonstruktion sowohl aus der
Bilddomane als auch aus den Rohdaten.’3!425 Auf diese Weise entstandene Bilder
werden als Cl bezeichnet.*®4° CI kdnnen sowohl mit H-IR- als auch mit IR-Algorithmen
rekonstruiert werden.?®

iDose korrigiert die erhobenen CT-Daten dahingehend, dass dieser Algorithmus in den
Projektionsdaten besonders stark von Rauschen betroffene Bereiche identifiziert und sie
mithilfe eines iterativen Prozesses verbessert. Dies kbnnen zum Beispiel Areale mit
einem schlechten Signal-zu-Rausch-Verhdltnis (signal-to-noise Ratio, SNR) oder Anteile
mit einer geringen Photonenanzahl sein.?? Die Starke der iterativen Rekonstruktion kann
in sieben Entrauschungsstufen eingestellt werden. Stufe 1 erreicht 11 %
Rauschreduzierung, Stufe 7 55 % im Vergleich zu einer herkdbmmlichen FBP 131422
Wenn man die FBP mit iDose vergleicht, schneidet Letztere in vielen Bereichen besser
ab. Zum Beispiel zeigen sich in der nativen Schadelbildgebung, vor allem in der hinteren
Schadelgrube, und in bereits durchgefihrten Studien, die ein Phantom benutzen, sowohl
weniger Bildrauschen und ein hoheres CNR. Zudem werden eine verbesserte subjektive
und objektive Bildqualitat und weniger Streifenartefakte beschreiben.?¢#” Gleichzeitig
unterstitzt die Nutzung von IR- oder H-IR-Algorithmen - insbesondere durch eine
Reduzierung des Bildrauschens - die Reduktion der Strahlendosis, ohne dass dabei ein

Verlust der Bildqualitat in Kauf genommen werden muss. 1014 252647

2.5.3 lterative modellbasierte Rekonstruktion (MBIR)

Eine weitere Moglichkeit zur Einsparung von Strahlendosen in der CT-Diagnostik ist die
Verwendung von modellbasierten iterativen Algorithmen. Sie erméglichen ebenfalls die
Verbesserung der Bildqualitat, gehen aber mit langeren Rekonstruktionszeiten als die
FBP und auch H-IR einher.?%?* So lassen sich zum Beispiel innerhalb von 69 Sekunden
66 Bilder eines Schadel-CTs rekonstruieren.’® Die iterative modellbasierte
Rekonstruktion (iterative model-based reconstruction, MBIR) (Phillips Healthcare, Best,
Niederlande, Handelsname IMR) nutzt hierbei Schritte der Vor- und
Ruckwartsrekonstruktion in den Bilddoméanen, um so weniger Bildrauschen und
verbesserte Kontraste bei einer héheren raumlichen Auflésung bereitzustellen als bei
der FBP.14’20’25'47

Innerhalb des Algorithmus werden sowohl Daten- als auch Bildstatistiken zur
Optimierung der Bildqualitdt benutzt, die dann mit genormten Modellen verglichen
werden.?°

Das CNR, als Parameter der objektiven Bildanalyse wird unter Nutzung eines MBIR-

Algorithmus sowohl in Phantomstudien als auch bei genauerer Betrachtung der hinteren
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Schadelgrube als signifikant besser eingestuft als unter Verwendung der FBP, wie
Guzinski et al. zeigen konnten.?54” So gelingt es insbesondere in Schadel-CTs einen
besseren Kontrast zwischen grauer und weil3er Substanz und somit eine genauere
Erkennbarkeit von kleinen Lasionen mit geringen Kontrasteigenschaften zu
ermoglichen.?447

Als einschrankend erweist sich der Umstand, dass die Textur und das allgemeine
Erscheinungsbild der mittels MBIR rekonstruierten Bilder schlechter bewertet wird als
bei der H-IR — wie bereits erwahnt — und eine langere Rekonstruktionszeit in Anspruch

nimmt.>2%47

2.6 Dual-Energy-CT (DECT)

Eine der bedeutendsten Neuerungen der letzten Jahre im Bereich der CT-Technik war
die Einfihrung von Dual-Energy-CT-Scannern (DECT). Obwohl bereits in den 1970er-
Jahren Uber eine Nutzung von Dual-Energy-Technik diskutiert wurde, ist sie erst seit
Beginn der 2010er-Jahre im klinischen Alltag verfiigbar.3%48%0 Einer der Griinde dafir ist,
dass keine Technologie zur Verfigung stand, die es ermdglichte, hoch- und
niedrigenergetische Daten zur gleichen Zeit aufzunehmen. Es mussten zwei
aufeinanderfolgende Scans durchgefuhrt werden, was zu langen Erfassungszeiten,
Bewegungsartefakten und einer hohen Strahlenexposition des zu untersuchenden
Patienten fuhrte.3°° Um diesen Problemen entgegenzuwirken, wurden in den
vergangenen Jahren diverse neue Konzepte vorgestellt, die es erlauben, Dual-Energy-
Daten zu erfassen.*®

DECT bietet verschiedene Mdglichkeiten in der CT-Diagnostik.®385152 So ermdglicht sie
es zum Beispiel, differenzierte Aussagen Uber den Calcium- und Jodgehalt von
Geweben zu treffen oder die Bildqualitit unter Verwendung von virtuell
monoenergetischen Bildern zu verbessern, was in der Folge Reduktion der
Strahlendosis erlauben kann.614:30.50.52

Weiterhin zeigen sich signifikante Verbesserungen von SNR und CNR bei der Nutzung
von DECT-Modi in diversen Organen wie zum Beispiel der Leber, dem Pankreas, im

Muskel- oder Fettgewebe >3

Das Prinzip der DECT beruht auf der Tatsache, dass nahezu gleichzeitig hoch- und
niedrigenergetische Datensétze erhoben werden kénnen.1030:385051 Daraus lassen sich
VMI berechnen. Sie kdnnen in einem Energiebereich zwischen 40 und 200 keV

rekonstruiert werden und simulieren solche Bilder, die aus der Erfassung an CT-
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Scannern mit Rontgenstrahlung aus einem einzigen bestimmten Energieniveau

resultieren wiirden.36:49

2.6.1 Emissionsbasierte Erfassung von hoch- und niedrigenergetischen Datenséatzen

Zur Erfassung von Dual-Energy-Datensdtzen stehen verschiedene Ansatze zur
Verfligung.?8373950 Emissionsbasierte Ansatze erfassen hoch- und niedrigenergetische
Datensatze durch die Nutzung von zwei Rontgenréhren (dual-source DECT, DSCT),
durch eine Aufteilung des Rontgenstrahls (split-beam DECT) oder durch ein schnelles
Hin- und Herschalten zwischen hohen und niedrigen Energielevels (rapid-kVp-switching
DECT).14’36’38'50

Nachteilig an diesen Konzepten ist, dass man sich bereits vor der Untersuchung aktiv
fur die Nutzung eines Dual-Energy-Modus entscheiden muss und die verschiedenen

Datensatze nicht nachtraglich nutzen kann.285054

Das Prinzip der DSCT beruht auf der Nutzung von zwei Réntgenrdhren, die im 90°-
Winkel versetzt sind und denen gegentuber jeweils ein Detektor auf der Gantry befestigt
ist.14%052 Beide Rontgenrohren-Detektor-Paare sind mit einem eigenen Generator
ausgestattet, der es ihnen erlaubt, unabhéangig voneinander mit unterschiedlichen
Rontgenenergien betrieben werden zu konnen.?83752 Niedrigenergetische Daten werden
mit einer maximalen Kilospannung von 80kVp, Datensétze im hochenergetischen
Bereich mit 140kVp erfasst.®¢°° Auf diese Weise werden nahezu gleichzeitig Dual-
Energy-Datenséatze angelegt.303851

Aufgrund dieses Aufbaus und der Tatsache, dass beide Rontgenréhren gleichzeitig,
wenn auch mit verschiedenen Energien, betrieben werden, ist es mdoglich,
Streustrahlung zu reduzieren. Ein Photon aus einer der oben beschriebenen
Rontgenrohren kann von dem Detektor der anderen Rontgenréhre erfasst werden und
umgekehrt. Dies ist nachteilig, da dies die spektrale Trennung negativ beeinflussen
kann. Diesem Problem kann durch die Nutzung eines geeigneten
Streustrahlenkorrekturalgorithmus entgegengewirkt werden. Unter Nutzung eines

solchen Algorithmus kann mithilfe eines DSCT ein hohes SNR erzeugt werden.*

Ein weiterer Ansatz, um Dual-Energy-Daten zu erfassen, ist der der Split-Beam-DECT-
oder auch Twin-Beam-DECT-Technik.?8:36525657 Bej diesem System wird ein Split-
Beam-Strahlenfilter, der zu gleichen Teilen aus Gold und Zinn besteht, am Ausgang der
Roéntgenréhre angebracht. An der Réntgenréhre wird eine Spannung von 120kVp

angelegt, um so eine spektrale Trennung des herkdmmlichen Réntgenspektrums zu
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erzeugen. Der Goldfilter generiert niedrigenergetische, der Zinnfilter hochenergetische
Datensatze 51658

Der Vorteil dieser Technik ist, dass ein bereits angeschaffter CT-Scanner mit einem
Split-Beam-Filter nachgertistet und somit aufgewertet werden kann, um Dual-Energy-
Daten zu erhalten.?®

Ein Nachteil ist, dass es einen zeitlichen und 6rtlichen Verzug bei den Aufnahmen gibt,
da die Detektorreihen separat ausgelesen werden mussen.?®52 Fiur die Nutzung der
Split-Beam-Technik wird jedoch eine hohere Strahlendosis benétigt, was allerdings auch
zu einer Abnahme des Bildrauschens und dementsprechend zu einer verbesserten

Qualitat in den erhobenen Bildern fiihrt.?®

Ein weiterer emissionsbasierter Ansatz ist die des rapid-kV-switching DSCT. Bei dieser
Methode wird schnell (innerhalb von einer Millisekunde) zwischen einem hohen und
einem niedrigen Rohrenpotenzial, ausgehend von einer Rontgenquelle, hin und her
geschaltet.28:3035495152 |nnerhalb einer Umdrehung der Gantry konnen auf diese Weise
hoch- und niedrigenergetische Datensatze erzeugt werden.®” Aufgrund dieses Aufbaus
des CT-Scanners zahlt dieser Modus zu den ssDECT (single-source dual-energy CT).%°
Die maximale Kilovoltspannung, die angelegt wird, ist die gleiche wie beim DSCT.36:%
Daten, die mit 80kVp erfasst werden, bieten einen hohen Kontrast, wohingegen ein
niedriger Rauschpegel bei 140kVp festgestellt wird.>> Mithilfe von rapid-kV-switching
DECT kann eine nahezu zeitgleiche Datenerfassung mit minimalen
Bewegungsartefakten ermdglicht werden, was zu einer Verbesserung der Bildqualitat

fiihrt, 10262

2.6.2 Detektorbasierte Erfassung von hoch- und niedrigenergetischen Datenséatzen

Als detektorbasierte Methode zur Erhebung von Dual-Energy-Daten steht das Spektral-
Detektor-DECT (spectral detector DECT, SDCT) zur Verfigung. SDCT erfasst spektrale
Datensatze zur gleichen Zeit.3°4° Es wird aufgrund seines Aufbaus auch als
Doppelschichtdetektor oder Dual-Layer-CT (DLCT) bezeichnet.*®° Bei dieser Methode
werden beide Datensatze routinemalfiig bei jedem klinischen Scan erfasst, ohne dass im
Vorfeld ein Protokoll zur Erfassung von Spektraldaten ausgewéhlt werden muss, wie
dies bei den emissionsbasierten Dual-Energy-Ansatzen notwendig ist.14.27:37:51.54

Seine obere oder auch innere Schicht basiert auf dem zur Gruppe der Ubergangsmetalle
zéhlenden Yttrium. In dieser Schicht werden die niederenergetischen Daten erfasst.
Hochenergetische Daten werden von der duReren Schicht aufgezeichnet. Diese besteht

aus einem Gadoliniumoxysulphid-Detektor.142%-36:3849.53 ym das Bildrauschen gering zu
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halten, weisen die Detektorschichten unterschiedliche Dicken auf, wobei die obere
dunner ist als die untere.®® Jede dieser Schichten absorbiert etwa die Halfte der
angebotenen Photonen des Rontgenstrahls.?®

Bilder, die an einem SDCT-Scanner erhoben werden, zeichnen sich durch einen guten

Bildkontrast mit hoher Raumschérfe aus.?

2.6.3 Virtual monoenergetic images (VMI)

Basierend auf einem dedizierten Algorithmus, der Elemente der H-IR und MBIR vereint,
erlaubt die Akquisition von Computertomographischen Untersuchungen auf einem
DECT die Rekonstruktion von Cl und auch zu VMI.?%% Vergleicht man die so
entstandenen Rekonstruktionen, zeigt sich, dass VMI der SDCT ein geringeres
Bildrauschen aufweisen. Weiterhin wird eine Verbesserung des SNR und des CNR
festgestellt, was auch zu einer subjektiv als Uberlegen wahrgenommenen Bildqualitét
fUhrt.38'49'53

Die an einem DECT-Scanner erfassten polyenergetischen Datensatze ahmen nach ihrer
Rekonstruktion in VMI solche Bilder nach, die durch echte monoenergetische
Rontgenstrahlung aus einer Rontgenquelle entstehen, 35:3849.51.53

Die Rekonstruktion beruht auf einer Berechnung, in der die im DECT aufgenommenen
Datensatze linear miteinander kombiniert werden . 36:37:4

Die Energie der so rechnerisch generierten VMI wird in Kiloelektronen Volt (keV)
angegeben und ist Uber weite, hypothetische Energieniveaus hinweg mdglich,
typischerweise zwischen 40 und 200 keV.3"5! Da die Energieniveaus frei angepasst
werden kodnnen, ermoglicht dies eine dynamische Interaktion der verschiedenen hoch-

und niedrigenergetischen Datensatze .

Niedrige Energiebereiche der VMI (in der Regel unter 100 keV) erhéhen den Kontrast
zwischen verschiedenen Geweben .52 VM| tiber 100 keV helfen bei der Reduzierung
von Aufhartungsartefakten, zum Beispiel in der hinteren Schadelgrube, und weisen ein
geringeres Bildrauschen auf.364851.5253 \Weiterhin verringern VMI im hohen keV Bereich
Artefakte, wie sie beispielsweise durch orthopadisches Fremdmaterial ausgeldst werden

konnen, dies geschieht aber zu Lasten des Weichteilkontrastes.?®
Pomerantz et al.*® stellten in einer Studie fest, dass sich fiir die supratentoriellen

Bereiche des Gehirns sowohl ein minimales Rauschen als auch die optimalen CNR- und

SNR-Werte bei einer Rekonstruktion von VMI mit 65 keV einstellten.
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Fur die infratentoriellen Areale zeigt sich dieses Phanomen bei VMI zwischen 65 und 75

keV 6,9,39,52
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Tabelle 1: Ubersicht Rekonstruktionsalgorithmen in der CT-Technik

Algorithmus
Filtered back
projection
(FBP)

Variants of
Iterativ

reconstruction

(IR)

Hybrid-iterative

reconstruction
(H-IR)

Model-based
iterative
reconstruction
(MBIR)

Virtual
monoenergetic

images (VMI)

Konzept

Analytischer
Rekonstruktions
Algorithmus;

Nimmt an, dass
Projektionsdaten kein
Rauschen enthalten®
Festgelegte Anzahl von
Vorwarts- und

Ruickwértsrekonstruktionen®®

Kombination aus FBP & IR;
Identifikation von besonders

verrauschten Bereichen®%22

Nutzung von Daten- und
Bildstatistiken zur
Optimierung der Bildqualitét;
Vergleich mit genormten
Modellen?®

Lineare Kombination aus
hoch- und
niedrigenergetischen DECT-
Datenséatzen; stufenloses
Auswahlen von

Energieniveaus®”:4°

Vorteile

Schnell, robust;
am besten

untersucht?0.25.59

Durchflihrbar an
Rohdaten und in der
Bilddoméane;
Reduktion von
Bildrauschen und
Artefakten;
verbesserte
Bildqualitat; Reduktion
der Strahlendosis®®®
Durchfiihrbar an
Rohdaten und in der
Bilddoméne;
Reduktion von
Bildrauschen;
verbesserte
Bildqualitat;
einstellbare IR in 7
Stufen; Reduktion der
Strahlendosis?6:22
Verringert das
Rauschen,
Verbesserung des
CNR?®®

Simulation von
monochromatisch
erfassten Bildern;
geringeres
Bildrauschen als IR &
H-IR; hoher
Weichteilkontrast,
weniger Artefakte;
diverse klinische

Anwendungsbereiche

53,49

Nachteile

Hohes Mal an
Bildrauschen im
Niedrigdosisbereich;
vermehrte Artefakte;
vermehrte
Strahlendosis25,%°
Fleckiges
Erscheinungsbild der
Endbilder; langere
Rekonstruktionszeiten
als FBP®?

Langere
Rekonstruktionszeiten
als FBP13

Langere
Rekonstruktionszeit
als IR & H-IR;

Bedarf spezieller CT-

Scanner8®

Legende: FBP = filtered back projection, gefilterte Rickprojektion; IR = iterative reconstruction, iterative Rekonstruktion; H-IR = Hybrid-iterative

reconstruction, hybrid iterative Rekonstruktion; MBIR = model-based iterative reconstruction, Modell basierte iterative Rekonstruktion; CNR = contrast-

to-noise ratio, Kontrast zu Rausch Verhaltnis; VMI = virtual monoenergetic images, virtuell monoenergetische Bilder
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2.6.4 Klinische Anwendung der DECT

Einer der Vorteile, die sich aus der Nutzung von Dual-Energy-Daten ergeben, ist, dass
das DECT eine Dampfungsmessung mit verschiedenen Energieniveaus liefert und es so
erlaubt, differenzierte Aussagen Uber Materialzusammensetzungen zu treffen. 495154
Anhand dieser Energieunterschiede in der Dampfung kénnen verschiedene Materialien,
wie zum Beispiel der Jod- und Kalziumgehalt von Flissigkeiten bestimmt werden.3!:62
Insbesondere wird so die Sichtbarkeit von jodhaltigem Kontrastmittel, zum Beispiel
aufgrund eines Endoleaks nach gefalichirurgischen Interventionen, im umliegenden
Weichteilgewebe verbessert.30:52

Blut erscheint im CT, ebenso wie Kontrastmittel, hyperdens.>* Es ist wichtig, diese
beiden differenzierter betrachten zu kénnen, um genaue Aussagen Uber die Atiologie
eines vorliegenden Krankheitsbildes treffen zu konnen.31:51.63.64

Der Schwéchungskoeffizient ist eine Material-inharente Eigenschaft und erlaubt daher
Ruckschlusse auf das vorherrschende Material innerhalb eines Voxels .64

So kénnen zum Beispiel differenzierte Aussagen dariiber getroffen werden, ob es sich
bei hypo- oder hyperdensen Lasionen um Tumore, Zysten oder Ansammlungen von
Kontrastmittel handelt.>?%” Letzteres spielt eine wichtige Rolle bei der Unterscheidung
zwischen einer akuten intrazerebralen Blutung oder Resten von Kontrastmittel aufgrund

von zurlickliegenden Untersuchungen.5”:68

DECT erlaubt es, bei angiographischen Untersuchungen Knochen zu entfernen, um so
mit jodhaltigem Kontrastmittel geflllte GefalRe alleinig sichtbar und somit besser
beurteilbar zu machen.?7505157.6267 Des Weiteren konnen durch die Nutzung von
virtuellen, nicht kalziumhaltigen Bildern verkalkte Plaques aus Geféaf3en entfernt oder
genauer dargestellt werden, was dazu fuhrt, dass der Blutfluss oder der Grad einer

Stenose in den GefaRen genauer quantifiziert werden kann.28:31:49.51,69

In CT-Scans sind Artefakte durch orthopadisches Fremdmaterial oft ein limitierender
Faktor im Hinblick auf die Bildqualitat. Das in Prothesen enthaltene Metall besitzt eine
hohe Roéntgenschwachung, was zu Aufhartungsartefakten und einem hohen Mald an
Bildrauschen fiihrt.2%374850 |n der Vergangenheit wurde dieses Problem angegangen,
indem der Roéhrenstrom und die R6hrenspannung erhdht wurden, was zur Folge hatte,
dass auch die Strahlendosis fuir den Patienten stieg.*® DECT ermoglicht durch die
nachtragliche Berechnung von VMI, solche Artefakte zu reduzieren und bei verbesserter

Bildqualitat die Strahlendosis gering zu halten.?”48
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Tabelle 2: Ubersicht tiber die verfligbaren Anséatze zur Erfassung von Dual-

Energy-Daten
Systeme
Dual-
source
DECT
(DSCT)

Split-
beam
DECT

Rapid-
kVp-
switching
DECT

Spectral-
detector
DECT
(SDCT)

Konzept

Emissionsbasiert;
zwei getrennt
nutzbare
Roéntgenrdhren
und zwei

Detektoren38:50.52

Emissionsbasiert;
Strahlenfilter am
Ausgang der
Rontgenrdhre teilt
den

Rontgenstrahl
auf37,38,56,57

Emissionsbasiert;
schnelles Hin-
und Herschalten
zwischen hohem
und niedrigem

Roéhrenpotenzial
37,38,50

Detektorbasiert,
Doppelschicht
Detektor erfasst
Dual-Energy-

Daten28,38,50

Vorteile

Reduktion von

Streustrahlung®®

Nachristung des
Scanners moglich,
um Dual-Energy-

Daten zu erfassen®®

Minimale

Bewegungsartefakte3®

Absolute raumliche
und zeitliche,
gleichzeitige
Erfassung von Dual-
Energy-Daten bei
jedem klinischen
Scan; kein
zusatzliches
Einstellen des Modus
per Hand nétig; keine

Bewegungsartefakte

28,38,52,54

Legende: DSCT = dual-source CT; DECT = dual-energy CT; SDCT = spectral-detector CT

27

Nachteile

Vor dem Scan muss
DECT Modus
eingestellt werden;
keine absolut
zeitgleiche Erfassung
von Dual-Energy-

Daten?8.60

Vor dem Scan muss
DECT Modus
eingestellt werden;
keine absolut
zeitgleiche Erfassung
von Dual-Energy-
Daten;

Erhéhung der

Strahlendosis?8.60

Vor dem Scan muss
DECT Modus
eingestellt werden;
keine absolut
zeitgleiche Erfassung
von Dual-Energy-

Daten?.50



2.7 Fragestellung und Zielsetzung der Arbeit

Ziel unserer durchgefuhrten Studie war es, herauszufinden, wie grof3 die Einsparung der
Strahlendosis bei nativen Schédel-CT-Untersuchungen an einem SDCT sein kann,
wenn VMiIsskev Bilder aus den gewonnen Datensétzen rekonstruiert werden.

Weiterhin fragten wir uns, wie sich eine solche Reduktion der Strahlendosis auf die
Bildqualitat auswirkt. Zu diesem Zwecke rekonstruierten wir aus den am SDCT

gewonnenen Datensatzen VMIgskev und CI.

Dass eine solche Dosisreduktion moglich sein kann, zeigte eine zuvor veréffentlichte
Studie von Neuhaus et al., in der unterschiedlich rekonstruierte VMI miteinander
verglichen wurden.*’

Diese Studie legte dar, dass mithilfe von VMleskev im Vergleich zu Cl eine bessere
Differenzierung zwischen grauer und weif3er Substanz in den kortikalen Bereichen des
Gehirns mdoglich ist, was in der Folge zu einer Uberlegeneren Bildqualitat fuhrte.
Weiterhin wurde von den Autoren gezeigt, dass VMI im niedrigeren Kilovolt-
Elektronenbereich Aufhartungsartefakte, vor allem in der hinteren Schadelgrube,

zeigten.

Dies fiihrte uns zu der Frage, inwieweit die Strahlendosis unter Nutzung von VMileskev
reduziert werden kann, ohne dass die Bildqualitdt im Vergleich zu Cl leidet.

Weiterhin stellten wir uns die Fragen, inwieweit mittels virtuell monoenergetischer Bilder
das Bildrauschen reduziert werden kann und wie sich eine Reduktion der Strahlendosis
auf das SNR und das CNR auswirkt. Schlussendlich fragten wir uns, ob die
Beurteilbarkeit der Bilder schlechter sein wiirde, da VMIgskev SO noch nicht im klinischen
Alltag etabliert sind und dementsprechend weniger haufig von Radiologen befundet

werden muissen.
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3. EIGENE PUBLIKATION

ORIGINAL RESEARCH
PATIENT SAFETY

Virtual Monoenergetic Images from Spectral Detector CT
Enable Radiation Dose Reduction in Unenhanced Cranial CT

R.P. Reimer, ““'D. Flatten, ““'T. Lichtenstein, ““'D. Zopfs, ““'V. Neuhaus, ““'C. Kabbasch, “*'D. Maintz, **'). Borggrefe, and

N. Grofde Hokamp

ABSTRACT

BACKGROUND AND PURPOSE: Our aim was to evaluate whether improved gray-white matter differentiation in cranial CT by
means of 65-keV virtual monoenergetic images enables a radiation dose reduction compared to conventional images.

MATERIALS AND METHODS: One hundred forty consecutive patients undergoing 171 spectral detector CTs of the head between
February and November 2017 (56 =19 years of age; male/female ratio, 56%/44%) were retrospectively included. The tube current—
time product was reduced during the study period, resulting in 61, 55, and 55 patients being examined with 320, 290, and 260 mAs,
respectively. All other scanning parameters were kept identical. The volume CT dose index was recorded. ROIs were placed in gray
and white matter on conventional images and copied to identical positions in 65-keV virtual monoenergetic images. The contrast-
to-noise ratio was calculated. Two radiologists blinded to the reconstruction technique evaluated image quality on a 5-point
Likert-scale. Statistical assessment was performed using ANOVA and Wilcoxon test adjusted for multiple comparisons.

RESULTS: The mean volume CT dose index was 55, 49.8, and 44.7 mGy using 320, 290, and 260 mAs, respectively. Irrespective of
the volume CT dose index, noise was significantly lower in 65-keV virtual monoenergetic images compared with conventional
images (65-keV virtual monoenergetic images/conventional images: extraocular muscle with 49.8 mGy, 3.7 = 13/5.6 = 16 HU,
P <.001). Noise slightly increased with a reduced radiation dose (eg, extraocular muscle in conventional images: 5.3 = 14/5.6 = 1.6/
6.1 = 2.1 HU). Overall, the contrast-to-noise ratio in 65-keV virtual monoenergetic images was superior to that in conventional
images irrespective of the volume CT dose index (P < .001). Particularly, 65-keV virtual monoenergetic images with 447 mGy
showed significantly lower noise and a higher contrast-to-noise ratio than conventional images with 55 mGy (P <.001). Subjective
analysis confirmed better image quality in 65-keV virtual monoenergetic images, even using 44.7 mGy.

CONCLUSIONS: The 65-keV virtual monoenergetic images from spectral detector CT allow radiation dose reduction in cranial CT.
While this proof of concept included a radiation dose reduction of 19%, our data suggest that even greater reduction appears
achievable.

ABBREVIATIONS: CI = conventional images; CNR = contrast-to-noise ratio; CTDl,, = volume CT dose index; VMI = virtual monoenergetic images

nenhanced cranial CT is the standard examination for
U patients with acute neurologic deficits to allow fast diagno-
sis of emergencies, for instance, intracranial hemorrhage or is-
chemia."* There are approximately 70 million cranial CT scans
annually in the United States alone; out of these, several scans
are performed in the same patient, so that they undergo
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repetitive scanning.” Despite rapid advances in the field of CT
imaging such as dose modulation or iterative image reconstruc-
tion, few of these have been applied to cranial CT for 2 main
reasons: First, there are only subtle differences in attenuation
between gray and white matter. Yet, this is one of the most im-
portant aspects to evaluate, in particular in light of suspected is-
chemia. Second, the surrounding skull causes beam-hardening
and therefore an increase in image noise due to beam-harden-
ing.é’9 Hence, possibilities for dose reduction are limited, de-
spite radiosensitive tissues such as the eye lenses being
exposed.'*"?

A recent development in the field of CT is dual-energy CT,
which has been evolving for the past decade. Dual-energy CT is
known to improve soft-tissue contrast by means of virtual mono-
energetic images (VMI)."*"'® These VMI further reduce artifacts
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FIG 1. ROI placement in the cortical gray and juxtacortical white matter, in the thalamic paren-
chyma and posterior limb of the internal capsule, in the caudate nucleus (orange ROIs), in an ex-
traocular muscle (red ROI), and in the medulla oblongata (blue ROI) on an axial plane showing the

basal ganglia (A), the orbital cavity (B), and the posterior fossa (C).

occurring due to beam-hardening. In light of neuroimaging,
dual-energy CT demonstrated improved image quality and lesion
characterization, while it also allowed material separation for io-
dine.15,17-22

Dual-energy CT systems register low- and high-energy data
attenuation profiles. By linear blending of these datasets, VMI can
be reconstructed. VMI represent virtually approximated images,
which would result from acquisition with a true monoenergetic
x-ray beam. They are typically available in a range from 40 to
200keV, depending on the dual-energy CT system used.*>**

Different emission-based dual-energy CT systems have been
available for several years using emission spectra with lower
and higher mean energy.”>*® More recently, a detector-based
approach was introduced, referred to as spectral detector CT.
Here, low- and high-energy photons are registered separately
using a dual-layer detector.”**® The upper layer is yttrium-based
and registers lower energy photons, while the lower layer is gado-
linium oxysulfide-based, registering higher energy photons.>**

In a recent study, VMI from spectral detector CT showed
superior image quality in examinations of the head compared
with conventional images (CI). Corticomedullary differentiation
was found to be best in 65-keV VMI (VMIgsev), while in lower
kiloelectron volt images, beam-hardening artifacts close to the
calvaria distorted image quality. Their data suggest a VMI-
enabled radiation dose reduction.

Therefore, the aim of our study was to compare VMIgsiey
with CI from unenhanced spectral detector CT datasets of the
head acquired with different acquisition protocols to evaluate
whether improved image quality in VMI5.y allows a reduction
of radiation dose.

MATERIALS AND METHODS

To meet national requirements for radiation dose, we modified
protocols for cranial CT examinations, including a reduction in
the radiation dose. The institutional review board later approved
the scientific evaluation of these data and waived informed con-
sent due to the retrospective study design. A structured search in
the radiology information system was performed with the follow-
ing inclusion criteria: 1) older than 18 years of age, 2) an unen-
hanced spectral detector CT of the head between the February 1,

1618 Reimer Oct 2019 www.ajnr.org
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2017, and November 30, 2017, and 3)
a standardized imaging protocol as
described below. Exclusion criteria
were the following: 1) extensive intra-
cranial hemorrhage or edema, 2) crani-
ectomy or hemicraniectomy, and 3)
artifacts due to patient movement or
implants. Eventually, 140 patients with
171 CT scans were included in this
study.

Acquisition Parameters

All CT scans were performed for clini-
cal indications on the same spectral
detector CT scanner (IQon Spectral
CT; Philips Healthcare, Best, the
Netherlands). Sixty-one of the identi-
fied CT scans were obtained with a tube current-time product
of 320 mAs, 55 with 290 mAs, and 55 with 260 mAs. All other
scan parameters were kept identical: tube voltage = 120 kV
(peak), pitch = 0.36, rotation time = 0.33 seconds, and colli-
mation = 64 x 0.625. CI were reconstructed using a hybrid
iterative reconstruction algorithm (iDose4, Filter UB; Philips
Healthcare). VMIgs.y were reconstructed using a dedicated
spectral image-reconstruction algorithm (Spectral, Filter UB;
Philips Healthcare). Denoising for both was set to a medium level
(level 3 of 7). All images were reconstructed with a section thick-
ness of 1 mm and a section increment of 1 mm.

Dose-length product and volume CT dose index (CTDI,)
were recorded from the radiation dose report. We further com-
pared the anterior-posterior and lateral dimensions of the head
between groups to exclude this as a confounder.

Quantitative Analysis

Quantitative analysis was performed using ROI-based measure-
ments of attenuation and SD in the following areas on a representa-
tive axial plane: 1) cortical gray and 2) adjacent juxtacortical white
matter of the frontal and parietal lobes, 3) thalamic parenchyma, 4)
adjacent posterior limb of the internal capsule, 5) caudate nucleus,
6) extraocular muscle, and 7) medulla oblongata (Fig 1).

ROIs were placed on CI and copied to identical positions in
VMIgsev. The size of the ROIs was kept constant at 25 mm?,
except for the ROI in the medulla oblongata (100 mm?), and was
only adjusted to avoid inclusion of unrepresentative tissue. One
radiologist with 2 years of experience in cranial CT interpretation
performed the quantitative analysis. In a randomly chosen sub-
group of 30 cranial CT scans, a second reader repeated the ROI
placement to assess interrater reliability.

Image noise was considered as an SD of extraocular muscle.
The contrast-to-noise ratio (CNR) of the gray and white matter
of the frontal and parietal lobes was calculated as the difference of
the average Hounsfield unit, divided by the square root of the
sum of the SD of the 2 adjacent ROIs.%"”

Qualitative Analysis
Qualitative analysis was performed independently by 2 fellow-
ship-trained trained neuroradiologists. Readers were blinded to



the reconstruction technique. Rating was performed on 5-point
Likert scales with regard to assessment of gray-white matter
differentiation in the following areas: 1) the basal ganglia, 2) the
supratentorial cortex, 3) the infratentorial cortex, and 4) the
subcalvarial space (1=not diagnostic; 2=severely impaired
assessment; 3 =moderate assessment; 4 =fair assessment; 5 =
good assessment, fully diagnostic). Furthermore, visually per-
ceived image noise and beam-hardening artifacts in the subcal-
varial space were evaluated (1=excessive; 2=severe; 3 =
moderate; 4 = some; 5= no visually perceptible noise).

Statistical Analysis

All analyses were performed using JMP Software (Version 12;
SAS Institute, Cary, North Carolina) unless specified below.
To compare groups, we used ANOVA or Wilcoxon tests,
adjusted for multiple comparisons if appropriate. A P value <
.05 was considered significant. Results are shown as mean *
SD. Interrater reliability was determined by means of intra-
class correlation estimates using R Studio (Version 1.1.456;
http://rstudio.org/download/desktop) based on a single rater,
consistency, 2-way mixed-effects model for the quantitative
analysis and based on a mean of 2 raters, consistency, 2-way
mixed-effects model for the qualitative analysis.”” Interrater
agreement was evaluated as described earlier: excellent (intra-
class correlation coefficient > 0.8), good (intraclass correla-
tion coefficient > 0.6), moderate (intraclass correlation
coefficient > 0.4), and poor agreement (intraclass correlation
coefficient < 0.4).2%%°

Table 1: Radiation dose

RESULTS
The mean age of patients was 55.8 * 18.6 years; of these patients,
61 (43.6%) were women and 79 (56.4%) men.

Radiation Dose

CTDI,, was 55, 49.8, and 44.7 mGy in examinations with 320,
290, and 260 mAs, respectively. The dose-length product was
1014.9 *= 56.9, 937.7 = 40.2, and 837.7 = 45.6 mGy X cm
(P<.001) (Table 1). Regarding the CTDI,,), the radiation dose
was reduced by 9.5% and 18.7%. No significant differences in
head size between groups were found (P> .05).

Quantitative Analysis

The intraclass correlation between the 2 independent readers was
0.984 with a 95% confidence interval of 0.982-0.985, indicating
an excellent interreader reliability.

Attenuation

For the same CTDI,,, attenuation in gray matter was signifi-
cantly higher in VMIgsyey compared with CI (P < .01 (Table 2).
On the other hand, attenuation in white matter was slightly
higher in CI compared with VMI¢syy for 55- and 49.8-mGy pro-
tocols without reaching a significant difference (P > .05), while
for 44.7 mGy, it was slightly higher in VMIgsyey compared with
CI (P> .05).

Noise

Image noise as indicated by an SD within the extraocular muscle

was significantly lower in VMI¢s.y compared with CI, irres-

pective of the CTDI,, (P<.001 (Table 2 and Fig 2; eg, in
44.7-mGy protocol: 42 * 1.6

N .
Tube Current-Time Product (mAs) 320 290 260 Vﬁriﬁ 6.'1 - 2;11 )f Im:gset n;);s;
DLP (MGy x cm)® 10149 + 569 9377 + 402 8377 + 456 SUghLly mereased from 2o 10 25.

Radiation dose reduction —7.6% —17.5% and 44.7 mGy, reaching a signifi-
CTDl,o (MGy) 55 49.8 447 cant difference between 55- and
Radiation dose reduction —9.5% —18.7% 44.7-mGy protocols for the same

Note:—DLP indicates dose-length product. reconstruction technique (eg, in

"Results are means = SDs. CI: 5.3 * 1.4 mGy versus 6.1 = 2.1

Table 2: Quantitative results of attenuation, noise, and CNR*

Cl VMIlgsiev
CTDl, . (MmGy) 55 49.8 447 55 49.8 447
Attenuation
GM 340 £ 14 334 £15 34117 346 =13 342 =12 351%15
WM 26512 261+ 15 27.0 £ 16 264 =11 260 =13 271+ 14
Thalamus 336 £15 332 %16 344 +19 344 +14 339 + 14 355+ 18
Posterior limb 265+ 22 263 =20 266 =22 261 14 26.0 =17 26.6 + 2.0
Caudate nucleus 345+ 44 352 =21 354 £ 23 357 £15 358 £18 363 + 21
Extraocular muscle 328 + 56 311+ 64 332 £ 81 319 =+ 56 30.8 + 6.2 354 =99
Medulla oblongata 315 =43 32.0 £ 45 346 + 49 311 £33 310 = 3.0 339 =37
Noise
GM 45+ 0.8 4.6 = 0.7 48 = 0.8 31+ 0.6 3105 32 %05
WM 45+ 07 48 + 0.8 49 + 07 3.0 £ 05 32+ 05 33 £ 06
Thalamus 58 = 0.8 60 *+10 6111 40 +07 42*08 43+ 09
Posterior limb 52 *+10 55*11 56 +13 3.6 =08 37 £09 39 +1.0
Caudate nucleus 54 =11 5.6 =12 56 * 0.8 37 £09 3.8 08 3.8 £ 06
Extraocular muscle 53*14 56 =16 6.1+ 21 3.6 £11 37 £13 42 + 1.6
Medulla oblongata 61%12 64 +12 67 +14 44 *+1.0 46 =09 47 + 0.9
GM-WM CNR 25+ 05 24 + 0.5 2305 3405 33+ 05 32*£05

Results are means * SDs.
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mGy, P=.004). Yet, image noise in VMIgs.y with the 44.7-
mGy protocol was significantly lower compared with CI and
55mGy (4.2 = 1.6 versus 5.3 = 1.4 mGy, P <.001).

CNR

Overall, the CNR for gray-white matter differentiation was signif-
icantly higher in VMlIgsi.y compared with CI, irrespective of
CTDI,, (P<.001) (Table 2 and Fig 3). In line with noise, the
CNR slightly decreased from 55 to 49.8 and 44.7 mGy, reaching a
significant difference between 55- and 44.7-mGy protocols
regarding the same reconstruction technique (eg, in VMIgspev:

12
— e —

10

8

Image noise
o
I
I

55mGy 498mGy 447mGy 55mGy 49.8mGy 44.7 mGy

Cl 65keV-VMI

FIG 2. Image noise in extraocular muscle in Cl compared with 65-keV
virtual monoenergetic images regarding different radiation dose pro-
tocols. Significant differences are indicated. The asterisk indicates
P =.02; double asterisks, P =.004; triple asterisks, P < .00]).

34 = 0.5 versus 3.2 = 0.5 mGy, P=.04). Yet, the CNR in
VMlgsiey with 44.7 mGy was higher compared with CI with 55
mGy (3.2 £ 0.5 versus 2.5 £ 0.5 mGy, P <.001).

Qualitative Analysis
The intraclass correlation between the 2 independent readers was
0.887, indicating an excellent interreader reliability.

VMlIgsiev were rated better compared with CI for all crite-
ria (Fig 4). Irrespective of the CTDI,,, gray-white matter dif-
ferentiation of the basal ganglia, supra- and infratentorial
corticomedullar differentiation, subjective image noise, and
beam-hardening artifacts caused by the skull received superior
Likert scores in VMI4s.y compared with CI (P <.001, Table
3). In the assessment of the subcalvarial space, all VMI¢syev
were rated as significantly better than CI (P <.001), except for
VMIgsiev with 49.8 mGy compared with CI with 55 and 44.7
mGy (P <.05).

DISCUSSION

This study compared the image quality of 65-keV virtual monoe-
nergetic images with conventional images from unenhanced
spectral detector CT datasets of the head acquired with different
radiation doses. We were able to show that improved image qual-
ity in VMIgsyey allows dose reduction in cranial CT.

Our study included a radiation dose reduction of 9.5% and
18.7% in terms of CTDI,. In VMIgsiey, We observed signifi-
cantly higher attenuation in gray matter concerning the same
radiation dose and no significant differences in white matter.
Image noise, on the other hand, was significantly lower
compared with CI, irrespective of the radiation dose. This
reduction resulted in a significantly higher CNR for gray-white
matter differentiation in VMI¢s,.y. Hence, objective image-

quality parameters were significantly

5,0 — better in VMlIgsy compared with

CL, irrespective of CTDI,,. Accord-

45 — ingly, subjective image analysis indi-

- cated superiority of VMIgs.y over

-1 CI with regard to the diagnostic

49 1T assessment, except for the assess-

ment of the subcalvarial space,

35 —_— -1 which was not significantly superior
_ in all different radiation doses.

4 3,0 Because unenhanced cranial CT is

N the imaging method of choice for

| patients with neurologic deficits and

2,5 — 1 to diagnose neurocranial traumatic

lesions, there is a need for excellent

2,0 I image quality.™® At the same time,

the radiation dose has to be as low

15 as reasonably achievable because

sensitive tissues are exposed.'®'""?

- The observed image-quality parame-

18 55 mGy 498 mGy  44.7 mGy 55 mGy 49.8 mGy  44.7 mGy ters are in accordance with a recent

Ci 65keV-VMI

FIG 3. The CNR of gray-white matter differentiation in Cl compared with 65-keV virtual mono-
energetic images regarding different radiation dose protocols. Significant differences are indi-
cated (asterisk, P =.04; double asterisks, P =.02; triple asterisks, P <.00]).

1620 Reimer Oct 2019 www.ajnr.org

32

study in which the same scanner and
comparable image-acquisition pa-
rameters were used.® Compared with

a study by Pomerantz et al'® using a



FIG 4. Examples of improved image quality in 65-keV virtual monoenergetic images acquired
with a CTDl, with 55 mGy (A), 49.8 mGy (B), and 44.7 mGy (C) compared with Cl, respectively

(D-F).

Table 3: Qualitative results of subjective image parameters®

quantitatively and qualitatively in
VMIgsiev. In line with the study by
Pomerantz et al,'”> Kamiya et al®
reported a lower CNR and higher
noise as opposed to the results
reported in this study. While the
aforementioned results were reported
for the supratentorial parenchyma
only, we included a detailed analysis
of the posterior fossa to address the
most challenging region in cranial
CT. Here, we report superior image
quality in VMIgsiey compared with
CI, even with a reduced radiation
dose.

A more recent study by Hwang
et al’ investigated a radiation dose
reduction of up to 37% compared with
CI (CTDI, = 28.0 = 0.9 mGy versus
44.1 = 1.7 mGy) using VMI with dif-
ferent kiloelectron volt values in their
analyses. Yet, they conducted only a
subjective analysis of image quality,
reporting no significant difference. In
their study, subjective overall image
noise was optimal in VMI from 60 to
70keV, which is in accordance with a
few prior studies investigating optimal

cl VMIgsiev kiloelectron volt values for VMI in
CTDl,o (mGy) 55 49.8 447 55 49.8 447 cranial CT.>"
GWMA 3(3-3) 3(3-3) 3(3-3) 5 (5-5) 5 (5-5) 5 (4-5) There are several limitations to this
CMAS 3(3-3) 3(3-3) 3(3-4) 5(5-5) 5(5-5) 5(5-5) study. First, this was a retrospective
ik 3(3-3) 3(3-3) 3(2-3) 5(5-9) 5(5-9) 4(4-5) study performed at a single institution.
SSA 4 (4-5) 4 (4-4) 4 (4-5) 4 (4-5) 4 (4-5) 4 (4-5) W alv able to include a limited
Noise 3(3-3) 2(2-3) 3(3-3) 4 (4-4) 4 (4-4) 4 (4-4) ¢ were only able o Include a fimute
Artifacts 3 (3-4) 3 (2-3) 3(2-3) 4 (4-5) 4 (4-5) 4 (4-4) number of patients because the radia-

Note:—GWMA indicates assessment of gray-white matter differentiation of the basal ganglia; CMAS, assessment
of corticomedullary differentiation supratentorially; CMAI, assessment of corticomedullary differentiation infra-

tentorially; SSA, assessment of subcalvarial space.
Results are medians (quartiles).

kilovolt-switching dual-energy CT system with a CTDI,, of
72.65 mGy, our CNR values are about 1.5 times higher and
image noise is slightly lower. This result is likely due to advan-
tages regarding image noise enabled by the detector-based
approach.”*" While we compared VMIgsey with a state-of-
the-art hybrid iterative reconstruction algorithm, whether most
recent model-based image reconstructions can outperform
noise reduction enabled by means of VMI remains elusive.”

So far, only a few studies have investigated dose reduction in
head imaging by means of VMI compared with polychromatic
CT using a kilovolt-switching dual-energy CT system. Kamiya
et al’® included a radiation dose reduction of 11% in VMIgsiey
compared with CI (CTDI,: 70.2 £ 0.3 mGy versus 78.9 * 2.1
mGy), while maintaining comparable image quality. However,
they reported significantly higher subjective image noise in
VMIgskev. On the contrary, besides an overall lower radiation
dose in our study of 18.7%, we yielded superior image quality
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tion dose reduction was conducted in
the run of the clinical routine; there-
fore, no prior power analysis was con-
ducted. Thus, no greater reduction of
the radiation dose could be evaluated,
though our data suggest that this is achievable. We compared the
radiation dose based on the CTDI,, alone because there is no
established method to normalize radiation dose to the size of
the head (unlike the size-specific dose estimates for body
CT).>* Although our qualitative analysis was conducted in a
blinded fashion, differences between CI and VMIgsy are likely
detectable by an experienced reader due to differences in image
texture.”>*” Last, we quantitatively and qualitatively assessed
image-quality parameters; however, an evaluation of diagnostic
certainty and accuracy in pathologies was beyond the scope of
this study.

CONCLUSIONS

The 65-keV virtual monoenergetic images from spectral detector
CT enable a radiation dose reduction of 19% in cranial CT, while
maintaining superior image quality over conventional images

AJNR Am J Neuroradiol 40:1617-23  Oct 2019 www.ajnr.org 1621



from full-dose acquisitions. Our data further suggest that an even
greater dose reduction seems achievable.
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Bureaus: Philips Healthcare; Payment for Development of Educational Presenta-
tions: Philips Healthcare. *Money paid to institution.
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4. DISKUSSION

Ziel dieser Studie war es, eine Bewertung dartber abzugeben, ob es mithilfe von
VMleskev, im Vergleich zu Cl mdéglich ist, die Strahlendosis bei nativen Schadel-CTs zu
reduzieren, ohne die Differenzierbarkeit zwischen der kortikalen weil3en und grauen

Substanz zu kompromittieren.

Zu diesem Zweck wurden an einem Spektral-Detektor-Computertomographen mit
unterschiedlichen Strahlendosen native Schadelbilder aufgenommen. Diese wurden im
Anschluss in virtuell monoenergetische Bilder mit einem Energieniveau von 65 keV
rekonstruiert und mit konventionellen Bildern hinsichtlich ihrer Bildqualitat verglichen. Wir
konnten zeigen, dass durch Nutzung von VMleskev sowohl eine Reduktion der

Strahlendosis als auch eine verbesserte Bildqualitat moglich ist.

Nach Auswertung der Ergebnisse der Studie bleibt festzuhalten, dass sich das
Rohrenstrom-Zeit-Produkt von 320 mAs auf 260 mAs senken lasst, ohne
QualitatseinbuRen bei der Verwendung von VMleskev zu beobachten. Dies entspricht
einer Dosisreduktion von 18,7 %. Dies lasst sich ebenfalls aus den Daten des
Dosislangenprodukts ableiten. Bei letztgenanntem Parameter zeigte sich die Moglichkeit
der Dosisreduktion bei einem Réhrenstromzeitprodukt von 260 mAs um 17,5 % und bei
290 mAs um 7,6 %.

Bei VMIgskev Wurde eine signifikant hohere Schwachung innerhalb der grauen und eine
nicht unterlegene Schwachung in der weil3en Substanz bei gleicher Strahlendosis
festgestellt.

Im Vergleich zu Cl war das Bildrauschen in VMIgskev Unabhéngig von der Strahlendosis
signifikant niedriger. CNR wurde erhoben, indem die durchschnittlichen Hounsfield-
Einheiten der grauen und weil3en Substanz aus dem Frontal- und dem Parietallappen
voneinander abgezogen und durch die Summe der Quadratwurzeln der benachbarten
ROI geteilt wurden.*”:3° Aufgrund der Reduktion des Bildrauschens gibt es in VMIeskev €in
signifikant hoheres CNR, was zu einer Verbesserung der Differenzierbarkeit zwischen

grauer und weil3er Substanz fuhrt.

In einer zuvor verdffentlichten Studie von Neuhaus et al., die sowohl den gleichen
Scanner als auch vergleichbare Parameter fir die Aufnahmen der Bilder nutzte, wurden
ahnliche Ergebnisse hinsichtlich der Bildqualitdt und deren Beurteilbarkeit festgestellt

wie in dieser Studie.?”
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Vergleicht man die Ergebnisse dieser Studie weiterhin mit einer von Pomerantz et al.,
so stellt man fest, dass die in unserer Studie gefundenen CNR-Werte in etwa 1,5-mal
hoher waren und das Rauschen sich leicht verringert beziehungsweise verbessert hat.
Zu erwahnen ist, dass Pomerantz et al.*® in ihrer Studie ein rapid-kVp-switching DECT-
System benutzten. Sie fanden heraus, dass sich bei VMlIgskev SOWO0hI ein optimales SNR
als auch CNR in den supratentoriellen Bereichen des Gehirns zeigten. VMlzskey wWaren
hingegen Uberlegen, wenn es um die Beurteilung der hinteren Schadelgrube ging. Sie
stellten weiterhin fest, dass mit VMI rekonstruiert mit niedrigen keV-Werten (~ 40 keV),
ein sehr guter Kontrast zwischen grauer und weil3er Substanz erzielt werden konnte,
was sich jedoch negativ auf das Bildrauschen auswirkte. KeV-Werte im mittleren
Energiebereich (~ 60 bis 75 keV) fuhrten in ihrer Studie zu einer nahezu vollstandigen
Eliminierung von Aufhartungsartefakten.®® In einer Ubersichtsarbeit zu DECT kamen

D’Angelo et al. zu ahnlichen Ergebnissen.>!

Hinsichtlich des Bildrauschens berichteten sowohl Pomerantz et al. als auch Kamiya et
al. in ihren Studien jeweils tber ein vermindertes CNR und ein héheres Bildrauschen,
wenn VMI betrachtet wurden. Beide Aspekte konnten wir in unserer Studie nicht
bestatigen. °3°

Hwang et al. stellten mit Augenmerk auf das Gesamtbildrauschen in einer Studie fest,
dass die besten Werte dahingehend bei VMlIgo — sskev Und VMlss - 70kev €rzielt werden

konnen.®

Gerade in der hinteren Schadelgrube kénnen Aufhértungsartefakte, die einerseits durch
den dicken Schadelknochen, andererseits durch die polychromatischen Eigenschaften
des Rontgenstrahls ausgeltst werden, die Beurteilbarkeit von Lasionen erheblich
erschweren.®%3%70 Da zurzeit noch keine CT-Scanner auf dem Markt erhaltlich sind, die
Rontgenréhren enthalten, die monochromatische RéOntgenstrahlen erzeugen, kann
aktuell nur auf die Technik der VMI-Rekonstruktion von DECT-Daten zurtickgegriffen

werden.®

Bis zu diesem Zeitpunkt beschéftigten sich einige wenige Studien mit der Frage,
inwieweit man eine Dosisreduktion in Schadel-CT-Bildern mithilfe von VMI an rapid-kV-
switching dual-energy CT-Systemen erreichen kann und gingen der Frage nach,
inwieweit VMI mit CI verglichen werden kdnnen. Kamiya et al. fuhrten eine solche Studie
durch.® Sie beschrieben eine Dosisreduktion von 11 % im Vergleich zu Cl. Sie berichten
jedoch auch Uber ein leicht erhdhtes subjektives Bildrauschen bei VMIgskev, das als

signifikant betrachtet werden konnte. Weiterhin ergab sich in dieser Studie, dass unter
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Zuhilfenahme von VMI weniger Artefakte feststellbar waren. Ahnliche Ergebnisse lieferte
eine durchgefiihrte Studie von Wang et al. Sie stellten fest, dass durch die Simulation
eines monochromatischen Rontgenstrahls, also durch die Nutzung von VMI,
Aufhartungsartefakte eliminiert werden konnen, indem Spektralbilder aus zwei
koharenten Bildspektren kombiniert werden.”®

Neverauskiene et al. diskutierten in ihrer Studie diverse Optimierungsprotokolle zur
Dosisreduktion in kindlichen Schadel-CT-Aufnahmen.®® Sie stellten fest, dass eine
Verringerung des Rohrenstroms zwar eine Dosisreduktion zur Folge hatte, sich diese
jedoch negativ auf das Bildrauschen auswirkte und mit einem Verlust von

Diagnoseinformationen einherging.

Es existieren jedoch auch technische Limitationen im Hinblick auf die DECT-Bildgebung.
So beschrieben Goo et al., dass Bewegungsartefakte, wie sie bei der
emissionsbasierten Erfassung von DECT-Datensétzen entstehen koénnen, die
Bildqualitat verschlechtern.®® Sie wiesen darauf hin, dass es in Zukunft erforderlich sein
wird, bessere Algorithmen zu eben dieser Erfassung der hoch- und niedrigenergetischen
Datensatze zu erarbeiten. Weiterhin kritisieren sie, dass es im Vergleich zu alteren
Rekonstruktionsmethoden wie der FBP oder IR zu langeren Rekonstruktionszeiten bei
der VMI-Technik kommt und dass Radiologen gegebenenfalls Schwierigkeiten haben
konnten, VMI genauso schnell zu analysieren und zu interpretieren wie die ihnen bestens

bekannten rekonstruierten Bilder mit etablierten Algorithmen.®°

Nichtsdestotrotz kénnen durch den Einsatz der DECT und deren Mdoglichkeiten der
Weiterverarbeitung der erhobenen Daten multiple weitere Diagnostiken durchgefihrt
und eine Dosisreduktion gegeniiber dem SECT (Single-energy CT) erzielt werden, wie
in diversen Studien gezeigt werden konnte.®50:51:526771 Unter anderem beschrieben
McCollough et al. in ihrer Ubersichtsarbeit, dass durch den Einsatz der DECT Knochen
oder Gefal3plaques aus den Bildern herausgerechnet werden kénnen. Des Weiteren
kann die DECT in der Materialzusammensetzung von Nierensteinen oder beim
Auffinden von Lungenembolien eingesetzt werden.°

Bei Einfiuhrung der DECT wurden Bedenken hinsichtlich einer Erhéhung der
Strahlendosis diskutiert, da das Augenmerk hauptsachlich auf der Optimierung der
Bildqualitat und weniger auf Strahlenschutz lag.>® "

Tawfik et al. kamen jedoch zu dem Schluss, dass DECT-Bildgebung routinemafig im
klinischen Alltag verwendet werden sollte, da ohne vermehrte Strahlendosis mehr
zusatzliche Informationen erfasst werden kdnnen als unter Nutzung von SECT.® In ihrer

Studie erzielten sie eine Dosisreduktion von 12 % im DECT gegenuber einem SECT,
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ohne Unterschiede im Bildrauschen und der subjektiven Bildqualitat hinnehmen zu
mussen. In einer weiteren Studie konnte eine Dosisreduktion unter Verwendung eines
DSCT im Vergleich zu einem 120 kVp SECT von 11 % erzielt werden.”®

GroRe Hokamp et al.*® wiesen in einer kurzlich veréffentlichten Studie darauf hin, dass
auch im Hinblick auf die Entstehung von Artefakten ein detektorbasierter Ansatz eines
CT-Scanners, wie das SDCT ihn liefert und im Anschluss die Rekonstruktion der
erhobenen Datensatze zu VMI ebenfalls dazu fuhren, diese Aufhartungsartefakte zu
reduzieren. Vor allem unter Nutzung von VMI mit einem hohen Energielevel lassen sich
diese Artefakte erheblich reduzieren.>!

Die Ergebnisse unserer Studie lassen sich wahrscheinlich darauf zurtickflihren, dass ein
detektorbasierter Ansatz es besser ermoéglicht, das Rauschen in CT-Bildern zu
reduzieren. Die verschiedenen Detektoren erfassen raumlich und zeitlich gleichzeitig
Datensatze mit hoher und niedriger Energie. Dieses erlaubt aufgrund physikalischer

Phanomene eine Rauschreduktion.3048

Es gibt einige Einschrankungen, denen unsere Studie unterlag. Es handelte sich um ein
retrospektives Studiendesign und sie wurde an nur einem Institut durchgefiihrt. Da die
Aufnahmen, die fir die Studie bendtigt wurden, wéhrend der klinischen Routine erfasst
wurden, konnte nur eine begrenzte Anzahl von Patienten in die Studie eingeschlossen
werden. So schlossen wir zum Beispiel nur solche Patienten in unsere Studie ein, die
eine Schadelbildgebung ohne Kontrastmittel erhalten hatten. An ihren nativen Schadel-
CT-Bildern wurden die benétigten Parameter wie die schrittweise Reduktion der
Strahlendosis eingehalten. Gleichermalen konnte im Vorfeld der Erfassung keine
Power-Analyse durchgefihrt werden. Aufgrund der Erhebung wahrend der klinischen
Praxis war es nicht mdglich, eine noch gréf3ere Strahlendosisreduzierung zu induzieren,
obwohl die Ergebnisse dieser Studie darauf hindeuten, dass dies im Bereich des

Mdoglichen gelegen hétte.

Des Weiteren wurden nur kleine Kohorten von Patienten in unserer Studie untersucht,
ein Aspekt, der ebenfalls dem retrospektiven Design der Studie geschuldet ist.
Hervorzuheben ist jedoch, dass, obwohl es sich um ein kleines Patientenkollektiv
handelte, dieses sehr heterogen war und somit den klinischen Alltag widerspiegelte.
Nichtsdestotrotz lieferte unsere Studie klare und signifikante Ergebnisse. Es bleibt
festzuhalten, dass es in Zukunft notwendig sein wird, grofRer angelegte Studien zu

diesem Thema durchzufiihren.
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Die erfassten CT-Bilder wurden nur hinsichtlich im Vorfeld festgelegter quantitativer und
gualitativer Parameter bewertet. So wurde von den Bewertern ein besonderes
Augenmerk auf Aufhartungsartefakte in der hinteren Schadelgrube, das Bildrauschen
und die Bildqualitat gelegt. Die Beurteilbarkeit diverser Pathologien wie intrazerebrale
Blutungen oder Schlaganfélle war nicht Gegenstand dieser Studie. So kann keine
Aussage dahingehend getroffen werden, inwieweit VMI dazu beitragen kénnen, die
diagnostische Genauigkeit bei der Identifikation von diversen Lasionen zu verbessern.
Auch hier sind gro3ere Studien erforderlich, die sich mit der Frage beschaftigen, wie der

Einsatz von DECT den klinischen Alltag optimieren kann.

Ein weiterer limitierender Faktor ist, dass die grof3enabhangige Dosisabschatzung von
und mithilfe des effektiven Diameters berechnet wurde, wie es im Report der AAMP Task
Group 204 empfohlen wurde. Dieses Vorgehen wurde auch in verschiedenen
nachfolgenden Studien angewendet und bewertet.*>*¢ Die American Association of
Physicists in Medicine (AAMP) beschéftigt sich weiterhin mit der Frage, inwieweit
Patienten vor zu hohen Strahlendosen geschiitzt werden kdnnen. In einem neueren
Bericht der Task Group 220 wird die Empfehlung gegeben, dass ein
Wasserdquivalentdurchmesser fir die Abschatzung der SSDE genutzt werden sollte.
Dieser wird ebenfalls aus den Projektionsdaten der aufgenommenen CT-Bilder nach
Beendigung des Scans berechnet und bildet eine solide Beschreibung der
Patientengrol3e ab. Gleichzeitig spiegelt er die jeweilige Abschwachung der Photonen in

dem betreffenden Patienten wider.”

Zusammenfassend kann man sagen, dass 65 keV virtuell monoenergetische Bilder,
aufgenommen an einem Spektral-Detektor-Computertomographen, eine Reduktion der
Strahlendosis bei Aufnahmen des Schadels um 18,7 % ermdglichen. Dabei wird eine
bessere Bildqualitat erzielt als bei den zum Vergleich herangezogenen herkémmlichen
CT-Bildern. Die erhobenen Daten weisen auf die Moglichkeit einer noch grofReren
Dosisreduktion hin. Aus diesem Grund ist es notwendig, dass in diesem Bereich in

Zukunft noch weitere Studien durchgefuhrt werden.
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