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1 Einleitung

Die koronare Herzkrankheit (KHK) ist die hiufigste Todesursache in den Léndern der
westlichen Zivilisation. Bei Médnnern nimmt die Erkrankungshéufigkeit ab dem 45. Le-
bensjahr zu, bei Frauen ab dem 50. Lebensjahr [1]. Schédtzungen sagen voraus, dass im
Jahre 2050 die Herz-Kreislauferkrankungen weltweit an erster Stelle der Todesstatistik
stehen werden [2]. Neben einem Ruhe-/Stress-EKG und einer Echokardiographie wird
im Rahmen der Diagnostik der KHK auch der Zustand der Koronararterien beurteilt.
Hier hat sich als Standarduntersuchung die invasive Katheterangiographie etabliert.
Doch in zunehmendem Mafle wird heute bei bestimmten Indikationen [3] auch auf die
nicht-invasive CT-Angiographie (CCTA) zuriickgegriffen, die wesentlich kostengiinsti-
ger [4] und risikodrmer als die Katheterangiographie ist [5]. Der ausgezeichnete negati-
ve Vorhersagewert eines normalen CCTA schlie3t das Vorhandensein einer KHK bei

symptomatischen Patienten aus [6].

An dieser Stelle sei auf eine aus dem Jahr 2006 stammende metaanalytische Aufarbei-
tung von 29 unterschiedlichen Studien zur Evaluation der KHK hingewiesen, in der
Hamon et al. [7] der CCTA im Vergleich zur Herzkatheteruntersuchung eine Sensitivi-
tdt von iiber 90% bei der Detektion von Koronarstenosen iiber 50% zuschreiben.

Chinnaiyan et al. [8] bezeichnen die CCTA als eine Methode mit ausgezeichneter Ge-
nauigkeit, um den Schweregrad von Koronarstenosen zu untersuchen und als die wahr-
scheinlich beste nicht-invasive Untersuchung zur Diagnostik der koronaren Herzkrank-

heit.

Fiir eine adidquate Befunderstellung muss die Herz-CT-Untersuchung drei wichtigen
Anforderungen geniigen. Zum einen wird eine hohe zeitliche Auflosung bendtigt, um
das Herz in relativ kurzer Zeit mit so wenig Bewegungsunschirfe wie moglich abzubil-
den, und zum anderen eine hohe rdumliche Auflésung, um die Koronararterien, die ein
Durchmesser von 2 bis 3 mm aufweisen, regelrecht abbilden zu konnen. Da in jlingerer
Zeit die Strahlenexposition durch die Computertomographie in den Fokus der Kritik
geraten ist, wird dieser Aspekt besonders bei der CCTA, die als Hochdosisuntersuchung

gilt, zu beachten sein.



In Tabelle 1 sind die effektiven Strahlendosen der konventionellen Koronarangiogra-
phie im Vergleich zu CCTA mit retrospektiver und prospektiver EKG-Triggerung auf-
gefiihrt.

Untersuchungsmodalitat Strahlenexposition
- konventionelle invasive Koronarangiographie 2—16 mSv
- CCTA mit retrospektiver EKG-Triggerung 6,4 — 14,7 mSv

- CCTA mit prospektiver EKG-Triggerung <5 mSv

Tab. 1: Effektive Dosis der konventionellen Koronarangiographie und der CCTA [9].

Erwihnenswert ist die steigende Zahl der weltweit durchgefiihrten CCTA. Allein in den
Vereinigten Staaten wurden beispielsweise im Jahre 2006 etwa 300.000 CCTA mit ei-
ner kollektiven effektiven Dosis von 6000 Sv durchgefiihrt [10], welche wiederum zu
einem potentiellen Gesundheitsrisiko fiir die Bevolkerung werden konnte [11].

Nach Schitzungen von Brenner et al. sind 1,5 bis 2% aller in der Zukunft neu diagnosti-
zierten Tumoren der Strahlenexposition durch die Computertomographie zuzuschreiben

[12].

Es ist wichtig zu wissen, dass die CT-Untersuchung des Herzens trotz des relativ gerin-
gen Untersuchungsvolumens eine besonders dosisintensive Untersuchung ist [11], wo-
bei die relativ hohen Dosiswerte sich aus der Beziehung zwischen einen moglichst ge-
ringen Bildrauschen, einer hohen Ortsauflosung und einer hohen Zeitauflésung ergeben
[11, 13]. Aufgrund dieser Erkenntnisse muss besonders darauf geachtet werden, dass
die Indikation zur CCTA korrekt gestellt ist [3], und dass die applizierte Strahlendosis
,,80 niedrig wie verniinftigerweise erreichbar® sein muss (ALARA-Prinzip, engl. fiir

,»As Low As Reasonably Achievable®) [13].

Es existiert heutzutage eine Vielzahl von Moglichkeiten, die eine merkliche Reduktion
der Strahlendosis bewirken. Héaufig wird diese Reduktion jedoch mit gewissen Ein-
schrankungen bei der Bildqualitit erkauft. Die technische Herausforderung besteht da-
rin, einen Kompromiss zwischen Dosisreduktion und diagnostischer Aussagefidhigkeit
der Aufnahmen zu finden. Dies geschieht hauptsdchlich auf der Ebene der Bildverarbei-
tung durch sekundire Rechenoperationen wie Gauf3'sche Glittungsalgorithmen. Einen
vielversprechenden Losungsansatz bieten hier die iterativen Rekonstruktionsalgorith-

men (IR).



Thema der vorliegenden Arbeit war, die Auswirkung der neuesten Generation des von
der Firma Philips entwickelten adaptiven iterativen Rekonstruktionsalgorithmus (IR)
genannt iDose® auf die Beurteilbarkeit von Niedrigdosis-CT-Untersuchungen des Her-
zens zu untersuchen. Die mit IR erstellten Bilder werden durch Modifikationen am

Rohdatensatz und sekundirer Bildnachbearbeitung rekonstruiert.

Folgende Fragestellungen sollen im Rahmen dieser Arbeit niher betrachtet werden:

1. Wie dndert sich die objektiv messbare Bildqualitdt anhand des aus Dichtemes-
sungen berechneten Kontrast-zu-Rausch-Verhiltnisses (CNR) durch Anwen-
dung des iDose®-Algorithmus im Vergleich zum bisherigen Standard-

Algorithmus (gefilterte Riickprojektion (FBP))?

2. Wie dndert sich die subjektive Bildqualitiit der einzelnen Algorithmusstufen, die
durch drei unabhingige Radiologen mit unterschiedlicher Berufserfahrung be-

wertet wird?

3. Wie wirkt sich eine Multifrequenz-Rauschunterdriickung, genannt Multi-

Resolution, auf die subjektive Bildqualitét aus?

4. Kommt es durch den Einsatz des IR-Algorithmus zu neuartigen Effekten oder
Artefakten?



2 Material und Methoden

2.1 Patientenpopulation

In diese Studie wurden die Daten von 30 konsekutiven Patienten eingeschlossen (15
Minner, 15 Frauen) und retrospektiv ausgewertet, die sich in der Zeit von 14.07.2011
bis 26.08.2011 in der klinischen Routine einer kontrastverstirkten MSCT-Untersuchung
des Herzens mit prospektiver EKG-Triggerung (,,Step-and-Shoot*“-Technik) unterzogen
hatten.

Der Altersdurchschnitt der in dieser Studie untersuchten Patienten lag bei 61,3 + 12,9
Jahren (22 bis 81 J.).

Anamnestisch wiesen alle Patienten mindestens einen Risikofaktor fiir eine KHK auf:
Der mittlere Body Mass Index (BMI) lag bei 25,4 + 4,6 kg/mz. 19 Patienten (9 Frauen,
10 Miénner) hatten eine arterielle Hypertonie und 16 Patienten (10 Frauen, 6 Minner)
litten an Hyperlipiddmie. Bei 4 Patienten lag Diabetes mellitus vor (3 Frauen, 1 Mann).
1 Patient wies eine Chronisch Obstruktive Lungenerkrankung (COPD) auf. 4 Patienten
hatten zum Untersuchungszeitpunkt bereits einen Myokardinfarkt erlitten und bei einem

Patienten lag ein vorangegangener Apoplex vor.

1 Patient nahm zum Untersuchungszeitpunkt Antiarrhythmika und 18 Patienten B-

Blocker ein.

Die Herzfrequenz (HF) der Patienten wihrend der Untersuchung variierte zwischen 45
und 68 Schldagen pro Minute und die mittlere HF betrug 57 Schlidge pro Minute.

Falls erforderlich, wurde die Herzfrequenz durch die intravenose Gabe eines 3-Blockers
(Beloc® 5 mg, AstraZeneca, Wedel, Deutschland) unmittelbar vor dem Scan gesenkt.
Patienten mit Arrhythmien oder einer Herzfrequenz von mehr als 78 bpm wurden nicht
mit ,,Step-and-Shoot* untersucht und somit nicht in die Studie eingeschlossen.

Alle Patienten erhielten Nitroglycerin sublingual (0,4 mg Nitrolingual® akut, Hohen-
lockstedt, Deutschland) vor CCTA.



Fiir diese retrospektiv ausgerichtete Studie wurden bereits befundete diagnostische CT-
Untersuchungen ausgewihlt, die alle klinisch indiziert waren (siehe Tabelle 2) und mit
etablierten Niedrigdosisprotokollen durchgefiihrt wurden. Fiir die retrospektive Daten-
auswertung liegt ein positives Votum der zustindigen Ethikkommission der Medizini-
schen Fakultidt der Heinrich-Heine-Universitét Diisseldorf vor. Aus Datenschutzgriinden

wurden die Untersuchungen vor der Weiterverarbeitung anonymisiert.

Myokardischamie 2
Patienten mit niedrigem bis mittlerem Risikoprofil nach Farmingham 14
Bekannte KHK und Z.n. Stentimplantation mit erneuten thorakalen Beschwerden 11
Instabile Angina pectoris 1
Atypische Angina pectoris 1
Pathologisches EKG 1

Tab. 2: Indikationen zur CCTA.

2.2 Cardiale CT-Angiographie (CCTA)

2.2.1 Besonderheiten der CCTA

Die CT-Untersuchung des Herzens unterscheidet sich wesentlich von einer CT der an-
deren Korperregionen. Die wichtigste technische Anforderung ist die hohe Untersu-
chungsgeschwindigkeit, um die starken mehrdimensionalen Bewegungen im Rahmen
der Herzkontraktion einzufrieren. Fiir die Bildgebung wird eine Phase der relativen Be-
wegungsruhe in der mittleren Diastole ausgeniitzt, deren Liange von der Herzfrequenz
des Patienten abhiingt. Des Weiteren handelt es sich bei den Koronararterien um sehr
feine anatomische Strukturen, deren mittlere Durchmesser etwa 3 mm und weniger als
1,5 mm in den distalen Abschnitten betragen, so dass hohe Anforderungen an die

Ortsauflosung des bildgebenden Systems gestellt werden [14].



2.2.2 Niedrigdosis-Protokoll

Die Untersuchungen erfolgten mit individuell angepasster Dosis mit prospektiver EKG-
Triggerung in sequentieller ,,Step-and-Shoot*“-Technik an einem 256 Schicht-CT-Gerit
(Brilliance iCT 256, Philips Healthcare, Niederlande). Die Aufnahmeparameter sind in
Tabelle 3 aufgefiihrt.

120 kV 5 Patienten

Rohrenspannung 100kV 25 Patienten
Strom-Zeit-Produkt [mAs] 172 + 39
Rotationszeit [s] 0,27
Zeitauflésung [ms] 135
Kollimation [mm] 128 x 0,625
Tischvorschub [mm] 62,8
Scanlange [cm] 12,7 £ 0,6
Volumen-CTDI (CTDl,q) [mGy] 9,8+3,9

Dosislangenprodukt (DLP) [mGy-cm] 124 + 47
Tab. 3: Aufnahmeparameter der CT-Untersuchungen.

Die Patienten wurden in Riickenlage und in ,,Feet-First-Position* auf dem CT-Tisch
gelagert. Um Artefakte zu reduzieren, wurden die Arme des Patienten iiber dem Kopf

auBerhalb des Scanbereichs gelagert (siehe Abbildung 1).

Abb. 1: Philips Brilliance iCT 256 (Philips Healthcare, Niederlande).



Etwaige Metallgegenstinde wurden aus dem Strahlenfeld entfernt. Die Patienten wur-
den an ein Dreikanal-EKG angeschlossen. Das abgeleitete EKG-Signal steuerte wih-
rend der Untersuchung den Zeitpunkt der Aufnahme axialer CT-Bilder (EKG-

Triggerung). Alle Aufnahmen wurden wihrend einer Atemanhaltephase durchgefiihrt.

Fir die Durchfiihrung der kontrastmittelverstirkten Koronarangiographie wurde ein
nichtionisches Kontrastmittel Imeron® 350 (Tomeprol, 350 ™&/, Jod, Bracco Imaging
Deutschland GmbH) iiber eine antecubitale Verweilkaniile verabreicht, wobei die Fluss-
rate und die Kontrastmittelmenge an das Korpergewicht adaptiert wurden (siehe Tabelle
4). Patienten mit Bypéssen erhielten unabhédngig vom Korpergewicht 110 ml Kontrast-

mittel mit einer Flussrate von 5 ml/s.

85 5
95 55
105 6
115 7

Tab. 4: Menge und FluBrate des Kontrastmittels nach Koérpergewicht.

Das Kontrastmittel wurde mit Hilfe des Doppelkopfinjektors Stellant® (Medrad, Penn-
sylvania, USA) appliziert. Nach dem Prinzip des Bolustracking wurde die Ankunft des
Kontrastmittels in der Aorta descendens mit Hilfe eines Testbolus ermittelt.

Samtliche Untersuchungen wurden mit individuell angepassten Dosisparametern durch-
gefiihrt. Hierzu wurden aus den axialen Bildern des nativen Kalziumscore-Scans der
Querdurchmesser (Diy) und der a.p.-Durchmesser (D,,) des Thorax auf Hohe der Le-

berkuppe ermittelt und daraus der effektive Durchmesser bestimmt:

_ Dlat + Dap

Deff >

Der so gewonnene effektive Durchmesser entspricht dem Wert, den die geriteeigene
Dosisautomatik (DoseRight ACS) patientenindividuell ermitteln wiirde. Da DoseRight
ACS bei CCTA-Protokollen jedoch nicht zur Verfiigung steht, wurden die optimierten
Aufnahmeparameter anhand des effektiven Durchmessers ausgewihlt (siehe Tabelle 5).
Diese Protokolle stellen einen in der klinischen Routine etablierten Kompromiss aus

moglichst niedriger Dosis bei zumindest guter diagnostischer Bildqualitt dar.



Protokoll Rohrenspannung Strom-Zeit-Produkt | Anzahl der Patienten
(kV) (WS

P <255cm 125 0
[ 25,5 bis 29 cm 100 100 5
P 29 bis 32,5 cm 100 150 7
[ 32,5 bis 36 cm 100 200 13
P 36,5 bis 39,5 cm 120 200 5
P -39,5cm 140 185 0

Tab. 5: ,,Step-and-Shoot“-Protokolle adaptiert nach dem effektiven Thoraxdurchmesser.

Im untersuchten Patientenkollektiv betrug der Mittelwert des Querdurchmessers 34,1 +
3,9 cm und der Mittelwert des a.p.-Durchmessers 25,9 + 3,4 cm.

Die Haufigkeitsverteilung der gewihlten Protokolle wird in Abbildung 2 graphisch dar-
gestellt.

Protokoll 5 Protokoll 2
17% 17%
n=5 n=5

Protokoll 3
23%

Protokoll 4 n=7

43%
n=13

Abb. 2: Haufigkeitsverteilung der gewéhlten Protokolle.

2.2.3 Datenrekonstruktion

Bewegungsartefakte sind nach wie vor eine der Hauptursachen fiir eine eingeschrinkte
Beurteilbarkeit der Koronararterien, so dass die Auswahl eines geeigneten Zeitfensters
innerhalb des Herzzyklus fiir die Bilddatenrekonstruktion entscheidend ist, um eine qua-

litativ hochwertige Darstellung des Herzens und der Koronararterien zu erhalten [15].

Als Hilfsmittel dient hier die EKG-Synchronisation, um die Herzbewegung zu beriick-
sichtigen. Das Zeitfenster fiir die Bilddatenrekonstruktion wird anhand eines Prozent-
wertes zwischen zwei R-Zacken bestimmt. In der Literatur wird das optimale systoli-
sche Rekonstruktionsintervall bei 44,4 + 3,8% RR und das optimale diastolische Rekon-
struktionsintervall 77,4 + 3,7% RR angegeben [16]. Bei allen in dieser Arbeit unter-

suchten Fillen wurde die Rekonstruktion automatisiert bei 78% RR vorgenommen.
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2.3 Datennachverarbeitung

Je nach Einsatzgebiet stellt die moderne Computertomographie dem Anwender umfang-
reiche Datennachverarbeitungsmethoden zur Verfiigung. Im Rahmen dieser Arbeit wur-
den neben den axialen Rekonstruktionen auch an den GefidBverlauf angepasste mul-
tiplanare Reformationen (MPR) und die Volumendarstellung (VR) verwendet (siehe

Abbildung 3).

Abb. 3: Rekonstruktionen am Beispiel der LAD (gestreckte MPR (A), gekrimmte MPR (B) und
Volumendarstellung (C)).
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2.4 Datenrekonstruktion mit dem iDose®-Prototyp

Die anonymisierten Rohdaten wurden von der CT-Konsole auf eine externe Festplatte
kopiert und auf eine separat aufgebaute Workstation mit installierter Software fiir itera-
tive Rekonstruktionen (iDose®-Prototyp, Philips Healthcare, Niederlande) iibertragen
(siehe Abbildung 4). Auf der Bedienoberfliche des Prototypen gab es die Moglichkeit,
iiber ein Pull-Down-Menii die iDose®-Stufe 0 (FBP), 20, 30, 50, 60, 70 und 80 einzu-
stellen (sieche Abbildung 5).

Als weitere Option konnte der sogenannte ,,Multi-Resolution*“-Modus ausgewihlt wer-
den, welcher das Rauschleistungsspektrum des Bildes dahingehend beeinflusst, dass es
sich in seiner Zusammensetzung einer gefilterten Riickprojektion (FBP) annihert. Da-
mit wird eine Verschiebung der Rauschfrequenz (Noise Power Spectrum, NPS, siehe
Kapitel 2.5.2) wihrend der Rauschunterdriickung verhindert, um die natiirliche Bild-
struktur zu erhalten. Laut Hersteller sollte es nur fiir hohe iDose®-Stufen und in solchen
Fillen beniitzt werden, bei denen eine hohere Kontrastauflosung nicht das primére Ziel
ist. Als weitere Auswahlmoglichkeiten bestehen die Unterscheidung zwischen Kinder

und Erwachsene sowie Korperregion (Head/Body).

Abb. 4: iDose®-Prototyp-Hardware mit Rekonstruktionsrechner (links) und Bedienungsrechner (rechts).
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0000324640 14704 5 11:48:58 CT-Angio Herz 1.2.840.113704.1.111.63
0000317368 14881 1 12:45:25 CT-Angio Herz 1.2.840.113704.1.111.65.
0000317368 14881 2 12:46:11 CT-Angio HTZ 1.2.840.113704.1.111.65. %
< >

Update List |
iDose settings have been applied

Abb. 5: Bedienoberflache des iDose®-Prototyps.

Fiir die Studie wurden die Rohdaten zwecks Vergleichsmoglichkeit zunédchst ohne itera-
tive Rekonstruktionsalgorithmen (d.h. mit gefilterter Riickprojektion, FBP), rekonstru-
iert. Danach folgten iterative Rekonstruktionen in den iDose®-Stufen 30, 50, 70 und 80,
jeweils mit zwei unterschiedlichen Faltungskernen (Rekonstruktionskernel). CB (cardi-
ac standard) und XCB (xres standard) werden nur fiir Herzuntersuchungen verwendet
und fithren zu einer Bildgldttung, mit dem Unterschied, dass der XCB-Kernel zusitzlich
eine Gefifrandverstirkung im Sinne einer Kantenbetonung mit der Folge eines erhoh-
ten Bildrauschens bewirkt (sieche Tabelle 6). Die iDose®-Stufen 50, 70 und 80 wurden
zusitzlich auch unter Verwendung des Multi-Resolution-Modus rekonstruiert. Somit

wurden pro Patient 16 Rekonstruktionen durchgefiihrt.

| Kernel [ Beschreibung/Verwendung | Wirkung auf die HU-Werte |
Glatt, nur Herzscans Keine Wirkung auf die HU-Werte
XCB Glatt mit Kantenbetonung, Leichte A_nderungen der HU-Werte der
nur Herzscans kontrastmittelgefillten Strukturen

Tab. 6: Funktionsweise des CB- und des XCB-Kernels (Philips Healthcare, Niederlande).
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2.5 Kontrast-zu-Rausch-Verhaltnis (CNR)

2.5.1 Definition

Bei der Rontgenbildgebung spielt das Rauschen neben dem Kontrast eine entscheidende
Rolle, denn die Rontgendichte einer Struktur muss sich hinreichend von der Dichte des
Hintergrundes abheben, um als Bilddetail erkennbar zu sein [17]. Das Bildrauschen
wird liberwiegend vom sogenannten Quantenrauschen bestimmt, d.h. von der Anzahl
der im Bildempfinger absorbierten zufillig auftreffenden und nicht zur Nutzstrahlung
zdhlenden Photonen [17]. Die Absorption von Rontgenstrahlung ist ein statistischer
Prozess, so dass die statistisch bedingte Schwankung zwischen benachbarten Bildpunk-
ten umso hoher ausfillt, je kleiner die Anzahl der pro Bildpunkt absorbierten Rontgen-
quanten ist [17]. Diese korreliert mit der Fldche des absorbierten Spektrums, die wiede-
rum proportional zur Detektordosis ist (Dger) [17].

Nach den statistischen Gesetzen ist das Rauschen R proportional zum Kehrwert der
Wurzel aus der Bildempfiangerdosis [17]. Im CT-Bild lésst sich das Rauschen durch die
Bestimmung der Standardabweichung (S.D.) der CT-Werte aller Pixel innerhalb einer
,Region of Interest” (ROI) in Hounsfield-Einheiten [HU] ermitteln. Um Verfélschun-
gen zu vermeiden, muss die ROI in einen moglichst grolen und homogenen Bereich
gelegt werden (z.B. Aorta). Im CT-Bild ist der Kontrast durch die Differenz der CT-
Werte des interessierenden Details (z.B. einer mit Kontrastmittel gefiillten Koronararte-
rie) und des unmittelbar angrenzenden Hintergrunds (z.B. Herzwand oder perikardiales
Fettgewebe) gegeben. Hierzu werden ROIs in die jeweiligen Bereiche gelegt und der

Mittelwert der CT-Werte aller Pixel innerhalb der ROI bestimmt.

Das Kontrast-Rausch-Verhiltnis (CNR) ldsst sich dann mittels folgender Gleichung

quantifizieren:

CT-Wert (Detail)[HU] — CT-Wert (Hintergrund)[HU]

CNR =
S.D. (Aorta)[HU]

[HU] = Hounsfield-Unit, S.D. = Standardabweichung

14



2.5.2 Noise Power Spectrum (NPS)

Das Rauschleistungsspektrum (engl. Noise Power Spectrum, NPS) beschreibt die Fre-
quenzverteilung des Rauschens im CT-Bild. Durch Platzierung einer ROI wird die
Standardabweichung der CT-Zahl [HU] innerhalb dieses ROIs bestimmt [18]. Diese
Kennzahl reprisentiert die Summe des Rauschens in allen Frequenzbereichen innerhalb
des ROIs und entspricht anndherungsweise dem Gesamtrauschen des Bildes [18].

Die Hohe und die Zusammensetzung der Frequenzverteilung hat neben anderen Fakto-
ren Einfluss auf den Bildeindruck [18]. D.h. selbst wenn zwei Bilder dasselbe Gesamt-
rauschen aufweisen, besteht die Moglichkeit, dass die Frequenzverteilung des Rau-
schens nicht identisch ist und die Bilder unterschiedlich aussehen.

Eine Anderung der Frequenzverteilung bei Verwendung rauschreduzierender Algorith-
men kann dazu fithren, dass die Bilder vom befundenden Radiologen als zu stark ge-
glittet und wachsartig oder ,,plastifiziert empfunden werden [18]. Dies ist laut Herstel-
ler besonders dann der Fall, wenn eine merkliche Verschiebung des Rauschspektrums
hin zu niedrigen Frequenzen erfolgt [18]. Der Hersteller gibt an, dass iDose® im Ver-
gleich zu édlteren Vorgingerversionen mittlerweile nur zu einer unwesentlichen Ver-
schiebung des NPS von etwa 5,3% fiihrt, was zur Erhaltung des bekannten Bildcharak-
ters fiihrt [18].

In der vorliegenden Version der iDose®-Prototypen war es mdglich, diese Funktion ma-
nuell durch Aktivieren des Parameters ,,Multi-Resolution® einzuschalten. Um den Ef-

fekt zu untersuchen, wurde dies bei den Stufen 50, 70 und 80 durchgefiihrt.

2.5.3 Zusammenhang zwischen Dosis und Bildqualitat

In der Computertomographie existiert ein enger Zusammenhang zwischen Dosis und
Bildqualitét, welche durch die Brooks sche Formel ausgedriickt wird [19]. Sie ist ab-
hingig von variablen Parametern wie Schichtdicke, Objektdicke, Rauschen und effekti-
ver Strahlbreite. Wird einer dieser Parameter veriandert, so muss auch die verwendete
Dosis verdandert werden, falls das Bildrauschen nicht zunehmen soll.

Das Bildrauschen und die Dosis stehen demnach in einem inversen quadratischen Zu-
sammenhang zueinander. Beispielsweise muss bei einer gewiinschten Halbierung des

Rauschens die Dosis vervierfacht werden.
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2.5.4 Berechnung des CNR

Nach dem Abschluss der Rekonstruktionen wurden die Bilddaten von der externen
Festplatte auf die EBW (Extended Brilliance Workstation, V4.5.2.40007, Philips
Healthcare, Niederlande), eine spezielle CT-Workstation, iibertragen, welche den Vo-
lumendatensatz in allen Ebenen und Rekonstruktionsverfahren in Echtzeit berechnet
und darstellt. Zur Berechnung des CNR wurden zunichst Dichtemessungen in den Ko-
ronararterien, in der Aorta ascendens, im Septum cardiale sowie im subcutanen Fettge-
webe durchgefiihrt, indem ROIs an vordefinierten Stellen platziert wurden (siehe Abb.
6).

Ar: 1003 mm sq
AV: 5417 HU
SD: 169 Ar: 234mm sq

Av: -79.0 HU
SD: 169

Ar: 68 mm sq
Av: 4748 HU
SD: 271

’ .

Ar: 6.4 mm sq
Av: 450.7 HU
SDx 46.4

Abb. 6: Dichte- und Rauschmessungen an vordefinierten Strukturen.

Das Kontrast-zu-Rausch-Verhiltnis (CNR) ergab sich dann aus der Division von Kon-
trast durch das Bildrauschen (siehe Kapitel 2.5.1).
Beispielhafte Berechnung des CNR im LAD anhand von Abbildung 6:

enp = 079 _aay
N 16,9 o

Des Weiteren erfolgte die Platzierung von ROIs im umgebenden Fettgewebe der jewei-
ligen Gefille, um auch hier die Standardabweichung als Mal3 des Hintergrundrauschens

zu bestimmen.
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Abb. 7: Plazierung der ROIs am Beispiel der LAD in verschiedenen iDose®-Stufen.

Um eine exakte Vergleichbarkeit der verschiedenen iDose®-Stufen zu gewihrleisten,
wurden die ROIs zuniichst in der Stufe iDose® 0 CB platziert und dann mittels Copy-
and-Paste-Verfahren auf die iibrigen 15 Stufen iibertragen, die in einer 4x4-Matrix an-
geordnet waren (sieche Abb. 7). Die gemessenen Werte wurden anschlieend in ein Ta-
bellenkalkulationsprogramm iibertragen (Microsoft Excel® 2010).

In folgenden GefidBBabschnitten wurden bei allen Rekonstruktionen und in allen Datens-
dtzen CNR-Messungen durchgefiihrt: rechte Koronararterie (RCA) im proximalen und
distalen Abschnitt, linke Koronararterie (LCA), Ramus interventricularis anterior
(LAD) im proximalen und distalen Abschnitt, Ramus circumflexus (RCX) im proxima-

len und distalen Abschnitt, Ramus diagonalis I (RD I) und Ramus marginalis I (OM I).
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2.6 Subjektive Beurteilung der Bildqualitat

Fiir die subjektive Beurteilung wurden 11 Patienten ausgewihlt: 4 Patienten mit Nor-
malbefunden, 3 mit GefiaBstenosen, 3 mit Status nach PTCA und Stent und einer mit
Status nach Bypass-Operation. Die subjektive Beurteilung erfolgte neben den axialen
Schnittbildern auch an den gestreckten und gekriimmten Rekonstruktionen der interes-
sierenden GefidBle. Dazu wurden die Bilddaten erneut von der externen Festplatte auf die
EBW (Extended Brilliance Workstation, V4.5.2.40007, Philips Healthcare, Niederlan-
de) iibertragen. AnschlieBend wurde fiir jedes einzelne Gefil} in jedem einzeln rekon-
struierten Bildstapel die gestreckte und gekriimmte MPR rekonstruiert und als DICOM-
Datei abgespeichert (siche Abb. 8). Aus diesen Rekonstruktionen resultierten insgesamt

5825 Bewertungen.

Abb. 8: Rekonstruktion einer gestreckten MPR (unten links) am Beispiel der RCA.

Die multiplanaren Rekonstruktionen wurden mit den folgenden Kombinationen von
iDose®-Stufen (0 bis 80), Rekonstruktionsfiltern (CB, XCB) und Multi-Resolution-
Einstellungen (M) durchgefiihrt:

iDose® 0 CB/XCB (FBP), iDose® 30 CB/XCB, iDose® 50 CB/MCB/XCB/MXCB,
iDose® 70 CB/MCB/XCB/MXCB, iDose® 80 CB/MCB/XCB/MXCB.
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Nach Abschluss der Rekonstruktionen wurde die subjektive Bewertung der Aufnahmen
auf zugelassenen und regelméBig qualititskontrollierten Befundungsbildschirmen durch
zwei erfahrene Radiologen mit 8 und 6 Jahren Erfahrung sowie einen Arzt in Weiterbil-
dung mit 2 Jahren Erfahrung in der Befundung von CCTA-Untersuchungen in einer
verblindeten Sitzung vorgenommen. Jeder GefidBBabschnitt wurde in jeder Rekonstrukti-
on auf einer 4-Punkt-Skala bewertet. Der Bewertungsschliissel und seine Bedeutung

sind in Tabelle 7 zusammengefasst.

[Note| _ _____ _____________ Bedeutung

[ exzellente Bildqualitat ohne Artefakte

diagnostisch verwertbar, gute Bildqualitat, die minimal durch Bildrauschen und Artefakte
beschrankt ist

[0 diagnostisch verwertbar, maBige Bildqualitat

[ begrenzter diagnostischer Wert bei erheblichem Bildrauschen und Artefakten

Tab. 7: Bewertungsschliissel fiir die subjektive Bildanalyse.

2.7 Statistische Auswertungen

Alle Variablen wurden als Mittelwert + Standardabweichung (SD) angegeben. Die sta-
tistische Auswertung wurde mit im Handel erhiltlicher Software (SPSS® 20.0, SPSS
Inc., Chicago, 1L, USA fiir Windows®; Microsoft Excel®, Redmond, WA, USA) durch-
gefiihrt. Unterschiede in den Parametern fiir die objektive Bildqualitit wurden zwischen
den verschiedenen iDose®-Stufen anhand des CNR mit Hilfe des Student t-Tests fiir
gepaarte Stichproben verglichen. Das Signifikanzniveau lag bei p < 0,05.

Der Einfluss der verschiedenen Filtereinstellungen auf die mittleren, subjektiven Be-
wertungen der drei Betrachter wurde aufgrund der geringen Fallzahl (N = 11) mit Hilfe
eines Friedman-Test fiir messwiederholte Daten iiberpriift. Als statistisch signifikant
wurde ein p-Wert < 0,05 angesehen. Fiir die anschlieBenden Paarvergleiche verschiede-
ner Filtereinstellungen wurden 11 Wilcoxon-Tests berechnet und das Signifikanzniveau
entsprechend bonferonikorrigiert. Als statistisch signifikant galt fiir diese Paarverglei-
che deshalb ein p-Wert < 0,005 (= 0,05/11). Die Ubereinstimmung der Bewertungen der
drei Betrachter beziiglich der subjektiven Bildqualitit wurde mittels Fleiss” Kappa mit
Korrektur nach Brennan und Prediger berechnet. Die Ergebnisse wurden als mangelhaft
(x <0), schwach (x = 0.0 — 0.2), leicht (x = 0.21 — 0.40), mittelgradig (x = 0.41 — 0.60),
gut (k =0.61 — 0.80), sehr gut (x = 0.81 — 1.0) interpretiert.
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3 Ergebnisse

3.1 Dosis

Die mittlere effektive Dosis der Untersuchungen, nach ICRP 60 [20] wurde aus den
registrierten Dosisldngenprodukten mittels Konversionsfaktor k = 0,014 mSv/mGy x cm
abgeschitzt und betrug 1,7 mSv + 0,7 mSv. Abbildung 9 demonstriert die Haufigkeits-

verteilung der effektiven Dosis in dieser Studie.

14 -
12 .
10 -
_‘: .
()] ]
s 0
5 6 - N
::‘E g ° °
4:
2 -
] [ ] [ ]
o I
0 0,5 1 1,5 2 2,5 3 3,5

Effektive Dosis [mSv]

Abb. 9: Effektive Dosis aufgeschliisselt nach Patientenzahlen.

Die minimale effektive Dosis von 0,9 mSv und die maximale effektive Dosis von 3,0

mSv wurden bei jeweils 5 Patienten appliziert.
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3.2 Veranschaulichung der objektiven Bildqualitat

50,0
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Abb. 10: Uber alle Patienten gemitteltes Kontrast-zu-Rausch-Verhaltniss (CNR) fiir alle IR-Rekonstruktionstufen
(+SD). CB: glattender Filter, XCB: glattender Filter mit Kantenbetonung, M: Multi-Resolution.

Als Parameter fiir die objektive Bildqualitit diente das Kontrast-zu-Rausch-Verhéltnis
(CNR). Abbildung 10 zeigt, dass die CNR-Werte mit steigender iDose®-Stufe im Ver-
gleich zur FBP (OCB, 0XCB) sowohl fiir den CB- als auch fiir den XCB-Kernel anstei-
gen. Vergleicht man die beiden verwendeten Kernel (CB und XCB), so finden sich mit
FBP sowie iDose®-Stufe 30, 50 und 70 signifikant hohere CNR-Werte beim CB-Kernel
im Vergleich zum XCB-Kernel. In iDose®-Stufe 80 gibt es zwischen dem CB- und
XCB-Kernel keinen signifikanten Unterschied.
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Abb. 11: Vergleich der CNR-Werte fiir die CB-Kernel. CB: glattender Filter.

Bei Verwendung des CB-Kernels fand sich eine sukzessive signifikante Erhohung der

CNR in den iDose®-Stufen 0, 30 50 und 70. Zwischen den iDose®-Stufen 70 und 80

zeigte sich hingegen kein signifikanter Unterschied (Abbildung 11).
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Abb. 12: Vergleich der CNR-Werte fiir die XCB-Kernel. XCB: glattender Filter mit Kantenbetonung.

Bei Verwendung des XCB-Kernels fand sich ebenfalls eine sukzessive signifikante Er-

héhung der CNR in allen iDose®-Stufen (Abbildung 12).
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Abb. 13: Die Auswirkung von Multi-Resolution auf die CNR-Werte unter Verwendung des CB-Kernels. CB:
glattender Filter, M: Multi-Resolution.

Die Verwendung der Multi-Resolution-Einstellung fiihrte in Verbindung mit dem CB-
wie auch mit dem XCB-Kernel sowohl in der iDose®-Stufe 70 als auch in der iDose®-
Stufe 80 zu einer signifikanten (p<0.001) Verbesserung der objektiven Bildqualitit,
wobei die hochsten CNR bei Verwendung der iDose®-Stufe 8OMCB erreicht werden
(Abbildungen 13 und 14). Die Kombination von Multi-Resolution und CB-Kernel in-

nerhalb von iDose®-Stufe 50 zeigt keine erkennbare Verbesserung der objektiven Bild-

qualitit.
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Abb. 14: Die Auswirkung von Multi-Resolution auf die CNR-Werte unter Verwendung des XCB-Kernels. XCB:
glattender Filter mit Kantenbetonung, M: Multi-Resolution.

Zur Verdeutlichung der oben angegebenen Werte wurden nachfolgend Bildbeispiele fiir
Rekonstruktionen mit unterschiedlichen Rekonstruktionsfiltern und iDose®-Stufen

exemplarisch fiir einen Patienten zusammengestellt (Abbildungen 15 und 16).
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Study 1D:14704

Abb. 15: Veranschaulichung der einzelnen iDose®-
Stufen anhand der axialen Schnittbilder bei
Verwendung des CB-Kernels.

CB: glattender Filter.
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Study 1D:14704

Abb. 16: Veranschaulichung der einzelnen iDose®-
Stufen anhand der axialen Schnittbilder unter
Verwendung des XCB-Kernels.

XCB: glattender Filter mit Kantenbetonung.
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3.2 Vergleich der subjektiven Bildqualitat

3.2.1 Interobserver-Variabilitat

Es wurden 11 Patienten fiir die Beurteilung der subjektiven Bildqualitit ausgewdéhlt,
davon vier mit Normalbefund, drei mit Gefidf3stenosen, drei mit Status nach PTCA und
Stent und einer mit Status nach Bypassoperation. Insgesamt wurden 5825 Bewertungen
erfasst. Dabei wurde 1024-mal die Note 1 (,,exzellent”) 17,6%, 2931-mal die Note 2
(,,gut*) 50,3%, 1745-mal die Note 3 (,,maBig*) 30,0% und 125-mal die Note 4 (,,be-

grenzter diagnostischer Wert*) 2,1% vergeben.

Mit Hilfe von Fleiss” Kappa mit Korrektur nach Brennan und Prediger wurden die Be-
wertungen der 3 unabhingig voneinander bewertenden Radiologen statistisch aufgear-
beitet, um das MaB der Ubereinstimmungen festzustellen. Dabei zeigte sich eine gute

Ubereinstimmung der Bewertungen (-Wert zwischen 0.61 und 0.80; Abbildung 17).
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60
50
40

20 F

10 F

0 T T T T T 1
<0 0.0-0.20 0.21-0.40 0.41-0.60 0.61-0.80 0.81-1.0

Kappa

Abb. 17: Fleiss” k mit Korrektur nach Brennan und Prediger zur Abschatzung der Interobserver-Variabilitat.
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3.2.2 Subjektive Bewertung

Die Mittelwerte (M) der subjektiven Bewertungen aller 3 Untersucher sind in Tabelle 8
wiedergegeben. Dort lassen sich die Mittelwerte der Bewertungen fiir eine iDose®-Stufe
sowie die zugehorigen Standardabweichungen (SD) ablesen. Die Werte wurden iiber

alle 3 Untersucher und alle GefdBabschnitte der 11 untersuchten Patienten gemittelt.

| iDose™Stufe | n | M | SD | Min | Max |
0CB 11 24 03 206 290
0 XCB 11 22 02 206 270
30 CB 11 23 03 197 283
30 XCB 11 20 03 130 251
50 CB 11 21 04 140 254
50 MCB 11 1,7 03 131 2,03
50 XCB 11 17 03 125 236
50 MXCB 1 14 03 100 1,98
70 CB 11 23 03 187 298
70 MCB 11 26 02 230 308
70 XCB 11 21 02 187 251
70 MXCB 11 16 02 136 220
80 CB 11 28 02 248 3,17
80 MCB 11 29 02 267 326
80 XCB 11 26 03 216 322
80 MXCB 1118 03 1,40 227

Tab. 8: Mittlere Bewertungen aller Bewerter (iber alle GefaBabschnitte.

Bei der detaillierten Analyse zeigte sich, dass die subjektive Bildbewertung bei Ver-
wendung der iDose®-Stufe 50 MXCB mit im Mittel 1,4 £ 0,3 gegeniiber der Standard-
Rekonstruktion (0 CB, 2,4 + 0,3) signifikant besser ausfiel (p<0.001).

Ausgehend von der Standardrekonstruktion zeigte sich eine sukzessive Verbesserung
der subjektiven Bewertungen bis zur iDose®-Stufe 50 MXCB. Beziiglich der iDose®-
Stufen 70 und 80 zeigte sich fiir die subjektive Bildqualitdt im Vergleich zur Standard-
rekonstruktion kein Qualitdtsgewinn, teilweise ergab sich eine Tendenz zu schlechteren
Bewertungen. Lediglich die Rekonstruktionen mit Multi-Resolution und XCB-Filter
ergaben eine bessere Bewertung. Insgesamt fielen die subjektiven Bewertungen von

iDose®-Stufe 70 im Vergleich zu iDose®-Stufe 80 besser aus.

Die Ergebnisse der subjektiven Bildbewertung fiir alle vorgenommenen Rekonstruktio-

nen sind in Abb. 18 graphisch dargestellt.
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Abb. 18: Ergebnisse der subjektive Bewertung durch drei unabhéngige Radiologen. CB: glattender Filter, XCB:
glattender Filter mit Kantenbetonung, M: Multi-Resolution.

Exakte Signifikanz (2-seitig)

30 XCB vs. O0CB 0,003
50 MCB vs. O0CB 0,001
50 XCB vs. O0CB 0,001
50 MXCB vs. O0CB 0,001
70 MXCB vs. 0CB 0,001
80 MXCB vs. O0CB 0,001

Tab. 9: Paarvergleiche verschiedener iDose®-Stufen im Vergleich zur FBP (0CB).

Exakte Signifikanz (2-seitig)

30 XCB VS. 50 MXCB 0,001
50 MCB VS. 50 MXCB 0,02
50 XCB VS. 50 MXCB 0,005
70 MXCB  vs. 50 MXCB 0,002
80 MXCB  vs. 50 MXCB 0,001

Tab. 10: Paarvergleiche verschiedener iDose®-Stufen im Vergleich zur Stufe 50MXCB.

Auf Basis des signifikanten Ergebnisses im Friedman-Test wurden 11 Paarvergleiche
mit einem bonferonikorrigierten a-Fehlerniveau von 0,05/11=0,005 durchgefiihrt (Wil-
coxon-Test). Dabei zeigten sich signifikante Unterschiede der Bewertungen zwischen
den iDose®-Stufen 30 XCB, 50 MCB, 50 XCB, 50 MXCB, 70 MXCB im Vergleich zur
FBP (0OCB) (siehe Tabelle 9).

Zwischen der am besten bewerteten iDose®-Stufe 50 MXCB und den iDose®-Stufen 30
XCB, 50 XCB, 70 MXCB sowie 80 MXCB zeigten sich ebenfalls signifikante Unter-
schiede der Bewertungen (siehe Tabelle 10).
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3.3 Vergleiche zwischen objektiver und subjektiver Bildqualitat

Subjektive Bildqualitdtsbewertung und objektiv ermittelte Bildqualitit, ausgedriickt
durch das Kontrast-zu-Rausch-Verhiltnis (CNR), werden in den folgenden Abbildun-
gen gegeniibergestellt.
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Abb. 19: Subjektive Bildqualitdtsbewertung im Vergleich zur objektiv ermittelten Bildqualitédt (CNR).

CB: glattender Filter, XCB: glattender Filter mit Kantenbetonung.

In der kumulativen Darstellung wird deutlich, dass sich der subjektive Bildeindruck bis
iDose®-Stufe 50 XCB kontinuierlich verbessert. Ab der iDose®-Stufe 70 CB ver-
schlechtert sich jedoch der subjektive Bildeindruck trotz weiterer Verbesserung des

Kontrast-zu-Rausch-Verhiltnisses.
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3.4 Einfluss von Multi-Resolution bei der subjektiven Beurteilung

In den folgenden Abbildungen ist das Verhiltnis von subjektiver und objektiver Bild-

qualitét bei Verwendung von Multi-Resolution graphisch dargestellt.
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Abb. 20: Subjektive Bildqualitdtsbewertung im Vergleich zur objektiv ermittelten Bildqualitat (CNR) fiir
samtliche CB-Kernel mit und ohne Multi-Resolution (M). CB: glattender Filter, M: Multi-Resolution.
Abbildung 20 zeigt, dass sich die subjektiven Bewertungen mit steigendem CNR konti-
nuierlich bis iDose®-Stufe 50 MCB verbesserten, wo sie ihren hochsten Wert mit 1,7 +
0,3 erreichten. Ab iDose®-Stufe 50 MCB verschlechterten sich die subjektiven Bewer-
tungen trotz weiter steigendem CNR. Die iDose®-Stufe 80 MCB erhielt die schlechtes-

ten Bewertungen mit einem Mittelwert von 2,9 + 0,2.
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Abb. 21: Subjektive Bildqualitatsbewertung im Vergleich zur objektiv ermittelten Bildqualitat (CNR) fiir
samtliche XCB-Kernel mit und ohne Multi-Resolution (M). XCB: gléttender Filter mit Kantenbetonung, M: Multi-
Resolution.

Abbildung 21 zeigt, dass sich die subjektiven Bewertungen mit steigendem CNR konti-
nuierlich bis iDose®-Stufe 50 MXCB verbesserten, wo sie ihren hochsten Wert mit 1,4
+ 0,3 erreichten. In den iDose®-Stufen 70 XCB (2,1 £0,2) und 70 MXCB (1,6 £ 0,2)
sowie 80 XCB (2,6 £+ 0,3) und 80 MXCB (1,8 £+ 0,3) waren die subjektiven Bewertun-
gen trotz weiter steigender CNR-Werte schlechter. Es zeigte sich jedoch, dass die iDo-
se®-Stufen 70 MXCB und 80 MXCB deutlich besser bewertet wurden als die korres-
pondierenden Rekonstruktionen ohne Multi-Resolution (1,6 + 0,2 und 1,8 £ 0,3 vs. 2,1

+0,2und 2,6 £ 0,3).

Insgesamt wird ersichtlich, dass Multi-Resolution in Verbindung mit dem XCB-Kernel
in jeder iDose®-Stufe zu einer Verbesserung der subjektiven Bildqualitidt im Vergleich
zur FBP fiihrte. Dagegen war in Verbindung mit dem CB-Kernel bei Verwendung von
Multi-Resolution jenseits von iDose®-Stufe 50 eher eine leichte Verschlechterung der
subjektiv empfundenen Bildqualitdt zu verzeichnen. Das beste Ergebniss (1,4 = 0,3)

lieferte iDose®-Stufe 50 mit Multi-Resolution und XCB-Kernel (50 MXCB).

Die Abbildungen 22 bis 24 veranschaulichen die Wirkungsweise der iDose®-Stufen 50,
70 und 80 anhand der axialen Schnittbilder.
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Study 1D:14704

' 4

CB

Abb. 22: iDose® Level 50 mit und ohne Verwendung von Multi-Resolution im Vergleich zu FBP. CB: glittender
Filter, XCB: glattender Filter mit Kantenbetonung, M: Multi-Resolution.
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Study ID:14704

70 MCB

Abb. 23: iDose® Level 70 mit und ohne Verwendung von Multi-Resolution im Vergleich zu FBP. CB: glattender
Filter, XCB: glattender Filter mit Kantenbetonung, M: Multi-Resolution.
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Abb. 24: iDose® Level 80 mit und ohne Verwendung von Multi-Resolution im Vergleich zu FBP. CB: glattender
Filter, XCB: glattender Filter mit Kantenbetonung, M: Multi-Resolution.
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4 Diskussion

4.1 Stellenwert der MSCT in der Diagnostik der KHK

Die friihzeitige Diagnose einer KHK bietet die Moglichkeit, den weiteren Progress
durch Anderung des Lebensstils [21] zu verhindern bzw. die Folgen durch eine pharma-
kologische oder interventionelle Therapie zu behandeln [22]. Die selektive Koronaran-
giographie stellt in der Diagnostik der KHK den Goldstandard zur Evaluation des Ko-
ronarstatus dar. Im Jahr 2008 wurden in der Bundesrepublik Deutschland 845.000
Herzkatheteruntersuchungen durchgefiihrt, von denen 64% rein diagnostisch waren und
nur etwa ein Drittel mit einer Koronarintervention einhergingen [23]. In zunehmendem
MaBe spielen nicht-invasive bildgebende Methoden zur Minimierung der Komplikatio-
nen und Reduktion der hohen Zahl an rein diagnostischen Herzkatheteruntersuchungen
eine immer wichtiger werdende Rolle in der Diagnose und Fritherkennung der KHK.
Mit der Einfiihrung der 64-Schicht-Computertomographie im Jahre 2006 wurde die
CCTA als niitzliches diagnostisches Bildgebungsverfahren zur Beurteilung der korona-

ren Herzkrankheit entwickelt [24].

In der Ubersichtsarbeit von Contractor et al. [25] wird betont, dass die CCTA eine
wichtige, sich schnell entwickelnde diagnostische Methode sowie ein prognostisches
Werkzeug fiir die Evaluierung der KHK ist, was auch in der multinationalen ,,CON-
FIRM Registry* [26] bestidtigt wurde, die mehr als 27125 Patienten mit Verdacht auf
KHK aus 12 verschiedenen Zentren in Nordamerika, Asien und Europa einschloss. Hier
konnte gezeigt werden, dass nur wenige Patienten mit leichter oder mittelschwerer
KHK eine weitere Behandlung mittels invasiver Koronarangiographie benotigten, was
das kostensparende Potential der CCTA als sogenannte ,,Gatekeeper-Untersuchung

bestitigte.

Petcherski et al. [27] konnten in einer Studie mit 121 konsekutiven Patienten zeigen,
dass bei symptomatischen Patienten mit thorakalen Schmerzen die Untersuchung mit
einem 256-Schicht-CT eine hohe diagnostische Genauigkeit besitzt. Die Sensitivitdt und
der negative priadiktive Wert ihrer Untersuchungen lagen bei 100%, so dass mit Hilfe

der CCTA alle Patienten mit KHK richtig erkannt wurden.
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Hadamitzky et al. [28] fiihrten bei einem Kollektiv von 2223 Patienten mit Verdacht auf
KHK koronare CT-Angiographien durch und haben diese iiber einen Zeitraum von 28
Monaten nachuntersucht. Als Endpunkt war das Auftreten von kardialen Ereignissen
definiert (Herztod, nicht letaler Myokardinfarkt, instabile Angina pectoris und koronare
Bypassoperation spitestens 90 Tage nach CCTA). Sie fanden heraus, dass verglichen
mit dem Calcium-Score oder den klinischen Risiko-Scores die CCTA bei Patienten mit
Verdacht auf KHK nicht nur Koronarstenosen besser detektieren konnte, sondern auch

die Vorhersage von kardialen Ereignissen verbesserte.

In einer Studie aus dem Jahr 2007 unterzogen Cole et al. [29] 206 Patienten einer
CCTA an einem 64-Schicht-CT-Gerit, die in der vorangehenden Myokardszintigraphie
einen pathologischen oder unklaren Befund gezeigt hatten. Die Untersuchungen wurden
von einem geschulten Untersucher ausgewertet, wobei zwischen "keine KHK", "ob-
struktive KHK" oder "potenziell obstruktive KHK* unterschieden wurden. Eine selekti-
ve Herzkatheteruntersuchung erfolgte nur dann, wenn in der CCTA eine potenziell ob-
struktive KHK diagnostiziert wurde. Sie fanden dabei heraus, dass Kosten eingespart
werden konnen, wenn die CCTA der initialen Herzkatheteruntersuchung vorgeschaltet
wird, sofern der Befund der vorangehenden Myokardszintigraphie pathologisch gewe-

sen ist.

Trotz der oben aufgefiihrten Vorteile bleibt die CCTA jedoch im Hinblick auf die appli-
zierte Dosis eine kritische Untersuchung. Der Grund dafiir liegt darin, dass zur Beurtei-
lung der feinen Koronarien eine hohe raumliche und zeitliche Auflosung benétigt wird.
Um in dieser Situation diagnostische Bilder zu erhalten, muss eine relativ hohe Dosis

genutzt werden [30].

Anfinglich wurden fiir die Durchfiihrung einer CCTA hohe effektive Dosiswerte bis zu
30 mSv verwendet, um mit Hilfe des retrospektiven EKG-Gatings die kleinsten Koro-
nargefille sichtbar zu machen [24]. In den vergangenen Jahren ist es jedoch gelungen,
durch eine Vielzahl technischer Innovationen und Anwendungsmodifikationen eine
erhebliche Dosisreduktion zu erreichen. Im folgenden Kapitel sollen die wichtigsten

MaBnahmen zur Reduktion der Dosis kurz umrissen werden.
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4.2 MaBnahmen zur Dosisreduktion

CT-Untersuchungen sind im Vergleich zu anderen radiologischen Verfahren mit einer
hohen Strahlenexposition fiir den Patienten verbunden [31]. Studien haben gezeigt, dass
CT-Untersuchungen zwar nur ca. 5 bis 7% aller Untersuchungen ausmachen, aber fiir
mehr als 50% der kollektiven effektiven Dosis verantwortlich sind [10, 32]. Um die
negativen Effekte ionisierender Strahlung zu vermeiden, sollte die Dosis nach dem
ALARA-Prinzip so niedrig wie verniinftigerweise erreichbar gehalten werden [31]. Die
wichtigste Aufgabe besteht darin, die Dosis zu reduzieren und gleichzeitig sicherzustel-
len, dass die diagnostische Aussagekraft der gewonnenen Bilddaten gewihrleistet ist
[31]. Um bei der Durchfithrung der CCTA trotz geringer Strahlenexposition eine adi-
quate Bildqualitdt mit einer hohen rdumlichen Auflésung zu erzielen, wurden in den
vergangenen Jahrzenten Techniken entwickelt, die zu einer Dosiseinsparung und somit

zu einer Etablierung dieser Untersuchung in der klinischen Routine fiihren sollten.

4.2.1 Reduktion des mAs-Produktes

Der nach Einschalten der Rontgenrohre zwischen Kathode und Anode flieBende Strom
wird als Rohrenstrom bezeichnet und in der Einheit Milliampere [mA] angegeben. Oft
wird das Produkt aus Rohrenstrom und Rotationszeit t.,; (mAs-Produkt) als Belichtung
mit der Einheit Milliamperesekunde [mAs] angegeben. Eine Erniedrigung des mAs-
Produktes fiihrt zu einer Reduktion der Strahlendosis, da diese sowohl zum Rohren-
strom wie auch zur Rotationszeit direkt proportional ist, aber auch zu einem erhohten

Bildrauschen, das sich invers zur Wurzel des mAs-Produkts verhilt [13, 33].

4.2.2 Reduktion der R6hrenspannung

Die zwischen der Kathode und der Anode zum Beschleunigen der Elektronen angelegte

Spannung wird als Réhrenspannung mit der Einheit Kilovolt [kV] bezeichnet. Die Er-

niedrigung der Rohrenspannung stellt eine weitere effektive Mafnahme zur Reduktion

der Strahlendosis dar, weil die Dosis proportional zum Quadrat der R6hrenspannung ist.
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Von Vorteil ist auBerdem, dass mit niedriger Spannung der Bildkontrast speziell bei
Verwendung von jodhaltigen Kontrastmitteln, wie sie auch bei der CCTA eingesetzt
werden, deutlich gesteigert wird. Aufgrund der stirkeren Absorption von Rontgenstrah-
len niedrigerer Energie (z.B. 100 kV vs. 120 kV) durch Elemente hoherer Ordnungszahl
kann der Nachteil des erhohten Bildrauschens durch eine Verbesserung des Kontrast-
Rausch-Verhiltnisses (CNR) teilweise kompensiert werden [34]. Dong et al. [35] konn-
ten in einer Studie zeigen, dass die Reduktion der Rohrenspannung um etwa 60%, nim-
lich von 140 kV auf 80 kV bei CT-Abdomen-Untersuchungen von pédiatrischen Patien-
ten zu einer Erhohung des CNR um 40% und gleichzeitig zu einer Dosiseinsparung von

70% fiihrte.

Hausleiter et al. [36] untersuchten in ihrer Studie den Effekt einer niedrigen Rohren-
spannung auf die Strahlendosis und die Bildqualitit in der CCTA bei nicht adiposen
Patienten. Dabei wurden 202 Patienten mit 100 kV und 198 Patienten mit dem Stan-
dardprotokoll und einer Rohrenspannung von 120 kV untersucht. Sie erreichten damit

eine Dosisreduktion um 31% bei gleichbleibender Bildqualitit.

4.2.3 EKG-gesteuerte Rohrenstrommodulation (,,ECG-Pulsing®)

Wihrend einer retrospektiv EKG-getriggerten CCTA wird das Herz bei kontinuierlicher
Tischbewegung mit einem Spiralscan abgedeckt, wobei parallel zu den kontinuierlich
erfassten Messdaten das EKG-Signal des Patienten aufgezeichnet wird [37]. Dabei kann
mit reduzierter Dosis gearbeitet werden, indem wihrend der Systole, in der typischer-
weise keine diagnostischen Bilder rekonstruiert werden, der kontinuierlich eingeschalte-
te Rohrenstrom abgesenkt wird [38].

Das EKG des Patienten wird wihrend des Spiralscans erfasst, um nach der Untersu-
chung, also retrospektiv, in der Lage zu sein, die akquirierten Daten den spezifischen
Phasen des Herzzyklus (Diastole/Systole) zuordnen zu konnen [39]. Bei der retrospekti-
ven EKG-Triggerung werden nur die Daten, die innerhalb eines vom Untersucher vor-
definierten Intervalls des Herzzyklus akquiriert wurden, zur Bildrekonstruktion verwen-

det [39].
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Mit Hilfe eines Phantoms untersuchten Poll et al. [40] die Auswirkungen der EKG-
gesteuerten Rohrenstrommodulation in retrospektiv EKG-gesteuerten Mehrschicht-CT-
Untersuchungen des Herzens. Sie verwendeten bei zwei verschiedenen Herzfrequenzen
(60 und 80 bpm) jeweils unterschiedliche Untersuchungsprotokolle, die sich hinsicht-
lich Schichtdicke und Pitchfaktor unterschieden. Beim Vergleich der gewonnenen Da-
ten mit gegeniiber Untersuchungen ohne ,,EKG-Pulsing® fanden sie heraus, dass die
EKG-gesteuerte Rohrenstrom-Modulation beim MSCT des Herzens eine Reduzierung
der Dosis von bis zu 44% ermoglichte. Dabei ist der Rohrenstrom, als eine Funktion
iber die Zeit, und somit auch die Strahlenexposition abhingig von der Herzfrequenz des
Patienten. Die groBte Dosisreduktion kann mit dieser Technik bei niedrigen Herzraten

erzielt werden.

Jakobs et al. [41] erforschten den Effekt dieser Technik an 100 Patienten mit Verdacht
auf KHK. Die Hilfte des Kollektivs wurde mit herkdbmmlicher retrospektiver EKG-
Triggerung untersucht, wihrend die andere Hilfte mit der automatischen EKG-basierten
Rohrenstrommodulation untersucht wurde. Sie stellten dabei auch im klinischen Kon-

text eine Dosiseinsparung von 45 bis 48 % fest.

4.2.4 Prospektive EKG-Triggerung

Eine weitere Methode, die zu einer Verringerung der Strahlenexposition fiihrt, ist die
prospektive EKG-Triggerung [42]. Dabei handelt es sich jedoch keineswegs um eine
moderne Methode, denn sie wurde bereits von Sir Godfrey Hounsfield im Jahre 1980
mit dem Single-Slice-CT angewendet, da er erkannt hatte, dass sich die Synchronisation
der Datenakquisition mit der Diastole hervorragend fiir die Abbildung des Herzens eig-
nete [43, 44]. Mit dieser Technik wird die Rontgenstrahlung nur zu einem vordefinier-
ten Zeitpunkt des Herzzyklus appliziert, und nicht wéhrend des gesamten Herzzyklus,
wie es bei der retrospektiven EKG-Triggerung der Fall ist [42]. Der Aufnahmezeitpunkt
innerhalb des RR-Intervalls wird durch den Untersucher gewihlt [37]. Durch die im
Vergleich zu Protokollen mit retrospektiver EKG-Synchronisation verringerte Netto-

Aufnahmezeit wird die Dosis reduziert [37].
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High-Pitch-Modus sowie ,,Step-and-Shoot* sind zwei vollkommen unterschiedliche
Niedrigdosisprotokolle, die auf der Grundlage der prospektiven EKG-Triggerung funk-

tionieren.

In einer Studie untersuchten Alkadhi et al. [45] 100 Patienten mit einer prospektiv
EKG-getriggerten CCTA an einem 128-Schicht Dual-Source-CT. Eine Hilfte des Pati-
entenkollektivs wurde mit einem Niedrigdosisprotokoll im ,,Step-and-Shoot*“-Modus
und die andere Hilfte im High-Pitch-Modus untersucht. Es ergab sich fiir die ,,Step-and-
Shoot*“-Methode eine effektive Dosis von 1,4 mSv und fiir die High-Pitch-Methode 0,9

mSv.

Die Funktionsweise beider Protokolle soll im Folgenden kurz erldutert werden.

4.2.4.1 High-Pitch Dual-Source-CT

Im Jahre 2009 wurde die High-Pitch Dual-Source CCTA mit prospektiver EKG-
Triggerung vorgestellt [46, 47]. Verglichen mit herkommlichen Single-Source-CT-
Systemen besitzt die Dual-Source CT (DSCT) zwei Rontgenrohren und zwei Detekto-
ren, die in einem Winkel von 90 Grad angeordnet sind. Diese Bauweise erlaubt eine
Verdopplung der zeitlichen Auflésung und eine Datenerfassung in High-Pitch-Modus
[47]. Die hohe zeitliche Auflosung wird dadurch erzielt, dass nur eine 90-Grad-Drehung
des Systems fiir die Bildrekonstruktion notwendig ist, wihrend konventionelle Systeme

mindestens eine 180-Grad-Drehung der Gantry benotigen [46].

Der Pitchfaktor ist eine dimensionslose Grof3e, welche den Tischvorschub wihrend ei-
ner vollstandigen Umdrehung der Gantry beschreibt [48]. Je hoher der Pitch gewihlt
wird, desto schneller wird eine bestimmte Korperregion wihrend der Datenakquisition
abgebildet [14]. Bei Single-Source-CT-Systemen muss ein Pitchfaktor zwischen 1 und 2
gewihlt werden, um eine liickenlose Abbildung des Herzens zu gewéhrleisten [14, 48].
Bei Auswahl eines hoheren Pitchfaktors wiirden Datenliicken entstehen, die zu Artefak-

ten bei der Bildrekonstruktion fithren wiirden [46, 47, 49].
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Da das Dual-Source-CT, wie oben bereits beschrieben, zwei Rontgenrohren und zwei
Detektoren besitzt, die um 90° gegeneinander versetzt sind, wird das zweite Detektor-
system im High-Pitch-Scanmodus dazu verwendet, um die Datenliicken auszufiillen, so
dass der Pitch auf Werte > 3 erhoht werden kann [47]. Die Verwendung des High-Pitch-
Modus ermdglicht somit den Scan des kompletten Koronarbaums wihrend der Diastole

eines einzigen Herzschlages [47, 49].

Hausleiter et al. [46] untersuchten in ihrer Machbarkeitsstudie die Strahlenexposition
bei der Verwendung von High-Pitch-Scan-Protokollen im prospektiv getriggerten 64-
Schicht Dual-Source-CT an 14 Patienten und erreichten damit eine effektive Dosis von
2,0 £ 0,7 mSv. Hierbei stellen sie bei 82% aller Koronararteriensegmente eine diagnos-

tisch akzeptable Bildqualitit fest.

Achenbach et al.[50] erreichten in ihrer Machbarkeitsstudie mit einem 128-Schicht Du-
al-Source-CT mit prospektiver EKG-Triggerung sowie High-Pitch-Scan-Protokoll bei
einer Rohrenspannung von 100 kV eine effektive Dosis von 0,87 = 0,07 mSv bei
schlanken bis leicht iibergewichtigen Patienten. Hierbei stellten sie bei den insgesamt
50 konsekutiv untersuchten Patienten insgesamt eine exzellente Bildqualitit fest. Ledig-
lich 0,5% der insgesamt 742 untersuchten Koronararteriensegmente wurden als nicht

interpretierbar eingestuft.

Lell et al. [51] erreichten mit einem 128-Schicht Dual-Source-CT mit prospektiver
EKG-Triggerung sowie High-Pitch-Scan-Protokoll bei einer Rohrenspannung von 100
kV und einem Rohrenstrom-Zeit-Produkt von 320 mAs eine effektive Dosis von 1,6 +
0,2 mSv und bei 120 kV eine effektive Dosis von 3,2 + 0,4 mSv. Sie konstatierten bei
allen 24 untersuchten Patienten eine diagnostische Bildqualitidt der Koronararterien und
eine von Bewegungsartefakten freie sowie genaue Darstellung der thorakalen Gefél3e.
Sie betonen jedoch, dass nur Patienten mit einer niedrigen und stabilen Herzfrequenz
von dieser geringen Strahlenexposition profitieren konnen. Grund hierfiir ist, dass die
Datenerfassung nicht in einer bestimmten Phase des R-R-Intervalls erfolgt, sondern
iber einen gewissen Bereich (bei einer Herzfrequenz von 60 Schldgen pro Minute fiir
eine abzubildende Linge von 12 cm von 60% R-R distal bis 90% R-R proximal).

Hierdurch wird die Anwendbarkeit dieses Modus auf relativ kurze Scanbereiche und

niedrige Herzfrequenzen beschrinkt [51].
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4.2.4.2 ,,Step-and-Shoot“-Technik

Beim sogenannten ,,Step-and-Shoot“-Verfahren, das auch in der vorliegenden Untersu-
chung verwendet wurde, legt der Untersucher im Voraus den Aufnahmezeitpunkt inner-

halb des Herzzyklus fest [42].

Aufgrund der zu beurteilenden feinen anatomischen Strukturen wird bei der Durchfiih-
rung von Herzuntersuchungen eine hohe rdumliche Auflésung benétigt. Da das Herz ein
bewegtes Organ ist, muss es am besten in einer relativen Ruhephase, also in der Diasto-
le untersucht werden. Die prospektive EKG-Triggerung bewirkt, dass die Rontgenrohre
nicht wihrend der gesamten Untersuchung strahlt, sondern nur in der Diastole, die in
der Regel bei 60-80% des RR-Intervalls liegt [37].

Bei dieser Technik erfolgt die axiale Datenerfassung kombiniert mit einer schrittweisen
Bewegung des Patiententisches, sodass mit Hilfe der groBen Volumenabdeckung der
modernen CT-Scanner eine vollstindige Abbildung des Herzens in 2 bis 3 Stufen er-
moglicht wird [43]. Der Patiententisch ist wihrend der Bildakquisition stationidr und
bewegt sich anschlieBend zur nichsten Position, an der durch den nachfolgenden
Herzzyklus ein weiterer Scan eingeleitet wird [43]. Als Resultat gibt es keine Uber-
schneidungen zwischen den Scans und eine signifikante Reduktion der Strahlendosis

von 77 — 87% [43].

Die Untersuchungen der vorliegenden Studie wurden auf einem 256 Schicht-CT-Gerit
der Firma Philips mit einem ,,Step-and-Shoot“-Protokoll bei 78% des RR-Intervalls
durchgefiihrt.

Klass et al. [52] fanden heraus, dass prospektiv EKG-getriggerte Niedrigdosis-CCTA
auf dieser Geritegeneration eine bessere Bildqualitit als auf einem 64 Schicht-MSCT-
Gerit liefern. Sie untersuchten insgesamt 160 Patienten, davon 80 mit einem 64
Schicht-MSCT- und 80 mit einem 256 Schicht-MSCT-Geridt. Der durchschnittliche
BMI ihrer Patienten betrug 25 kg/m?, die durchschnittliche effektive Dosis (mit Kon-

versionsfaktor 0,017 mSv/mGy x cm errechnet) lag bei 3,4 mSv.
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Die Patientenpopulation der vorliegenden Studie hatte mit 26 kg/m? anndhernd den
gleichen mittleren BMI, jedoch betrug die mittlere effektive Dosis 1,7 mSv. Dieser Un-
terschied resultiert daraus, dass die vorliegende Untersuchung mit optimierten Scanpro-
tokollen erfolgte, die iiberwiegend mit reduzierter Rohrenspannung (100 kV) sowie
Verzicht auf Padding (d.h. verlidngerte Akquisitionszeit, um im Falle von instabilen
Herzraten ggf. Rekonstruktionen bei um bis zu £5% R-R fritheren oder spiteren Herz-

phasen durchfiihren zu konnen) vorgenommen wurden.

4.2.4.3 Vor-und Nachteile der prospektiven EKG-Triggerung

Der grofite Vorteil der prospektiv EKG-getriggerten CCTA ist die im Vergleich zum
retrospektiven EKG-Gating geringere Strahlendosis [43].

Lee et al. [53] haben die effektive Dosis und die Bildqualitit zwischen retrospektivem
EKG-Gating und prospektiver EKG-Triggerung mit ,,Step-and-Shoot*“-Technik an ei-
nem 256-Schicht-Scanner verglichen. Dabei untersuchten sie 124 Bypassgefife bei 64
Patienten und stellten fest, dass die prospektive EKG-Triggerung zu einer Dosisredukti-
on von 65% fiihrt. Beziiglich der objektiven Bildqualitit gab es keine signifikanten Un-

terschiede zwischen den beiden Methoden.

Hausleiter et al. [54] bestitigten im Rahmen einer Multicenter-Studie mit 400 Patienten
ebenfalls eine 69%ige Dosisreduktion bei erhaltener Bildqualitit mit der ,,Step-and-
Shoot*“-Technik im Vergleich zum retrospektiven EKG-Gating. Voraussetzung dafiir ist
jedoch eine stabile und niedrige Herzfrequenz von weniger als 65 bpm bei Single-

Source-Scannern und weniger als 75 bpm bei Dual-Source-Scannern.
Die mittlere Herzfrequenz der in dieser Studie untersuchten Patienten lag bei 58 bpm.

Mit der prospektiven EKG-Triggerung und Einsatz der ,,Step-and-Shoot“-Technik war

somit eine mittlere effektive Dosis von 1,7 mSv + 0,7 mSv moglich.

43



Die ,,Step-and-Shoot“-Technik kann jedoch nicht fiir jeden Patienten verwendet wer-
den, da die Verwendung der prospektiven EKG-Triggerung iiblicherweise fiir Patienten
mit relativ niedrigen und stabilen Herzfrequenzen unterhalb von 75 bpm geeignet ist

[42, 43, 53].

Als weiterer Nachteil sollte erwdhnt werden, dass es aufgrund der nur einmaligen Da-
tenakquisition wiahrend des RR-Zyklus im Gegensatz zur retrospektiven EKG-Gating
nicht moglich ist, mit dieser Technik Funktionsuntersuchungen der Klappen und der

Herzkammern durchzufiihren [37].

4.3 Rekonstruktionsverfahren

Bildrekonstruktionsalgorithmen werden bendtigt, um aus einem Rohdatensatz beurteil-
bare axiale Bilder zu erzeugen. Es gibt mehrere Bildrekonstruktionsmethoden, die nach-

folgend kurz beschrieben werden.

4.3.1 Gefilterte Riickprojektion (FBP)

Die FBP ist eine auf der Radontransformation basierende Bildrekonstruktionstechnik,
bei der Projektionen oder Ansichten aus dem Rohdatensatz zunéchst gefiltert und dann
riickprojiziert werden. Hieraus lédsst sich ein zweidimensionales Voxelarray erstellen,
dem Graustufenwerte zugeordnet werden konnen, die zum linearen Schwichungskoef-

fizienten der einzelnen Strukturen proportional sind [55].

Die Vorteile dieser Technik liegen zum einen in der geringen erforderlichen Rechenleis-
tung und zum anderen in der hohen Rekonstruktionsgeschwindigkeit. Allerdings wird
dabei je nach verwendetem Rekonstruktionsfilter (Kernel) das statistische Rauschen
verstidrkt, was zu einer Verschlechterung der Bildqualitit fithrt [56]. Durch die Wahl
eines glittenden Filters wird das Rauschen zwar minimiert, aber die rdumliche Auflo-

sung negativ beeinflusst [56].
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Die Moglichkeiten zur Dosisreduktion sind bei dieser Rekonstruktionsmethode limitiert,
denn sie fiihrt bei Niedrigdosisuntersuchungen aufgrund der Verstirkung des statisti-
schen Rauschens zu Streifenartefakten und verschlechterter Niedrigkontrast-

erkennbarkeit [55].

SchlieBlich brachte die Notwendigkeit einer hoheren raumlichen Auflosung und schnel-
lerer Abtastzeiten sowie der Wunsch gleichzeitig die Strahlendosis zu senken, die Leis-

tungsfahigkeit der FBP im letzten Jahrzehnt an ihre Grenzen [57].

4.3.2 lterative Rekonstruktionsalgorithmen (IR)

Im Gegensatz zu FBP verwenden iterative Rekonstruktionsalgorithmen ein rechneri-
sches Verfahren, bei der aufeinanderfolgende Nidherungen eingesetzt werden, die jede
auf der vorangehenden aufbaut, um ein gewiinschtes Mal3 an Genauigkeit zu erreichen

[55].

Das Konzept der iterativen Rekonstruktionstechnik existierte bereits in der Einzelpho-
tonen-Emissionscomputertomographie, die in den 1960er Jahren eingefiihrt wurde [19,
58] und im ersten Transmissions-CT (TCT) in den frithen 1970er Jahren [58, 59]. In den
frithen klinischen Anwendungen der Computertomographie wurde diese Technik er-
folgreich eingesetzt, da die pro Untersuchung gemessenen Daten noch relativ gering

waren und lediglich in eine 128 x 128er Matrix rekonstruiert werden mussten [58].

Mit der Einfiihrung der hochauflosenden Computertomographie verloren sie jedoch
ithren praktischen Nutzen, da nun 512 x 512er oder noch feinere Matrizen benotigt wur-
den [58] und die Rechenkapazitit der damaligen Computer fiir die komplexen Berech-
nungen nicht mehr ausreichend war. Daher wurde auf die gefilterte Riickprojektion
(FBP) zuriickgegriffen, da sie eine stabile und zeitsparende Rekonstruktionsmethode
darstellt. Durch die Entwicklung immer leistungsfahigerer Grafikhardware und schnel-
lerer Rekonstruktionscomputer in den letzten Jahren sowie das Bestreben nach immer
niedrigeren effektiven Dosiswerten hat die IR wieder zunehmend an Bedeutung gewon-

nen [58, 60].
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In der Computertomographie ist die Reduzierung der Strahlendosis zwangsldufig mit
einer Verschlechterung des CNR, also einer Zunahme des Bildrauschens verbunden,
was sich negativ auf die Bildqualitit und womdoglich auf die Diagnosesicherheit aus-
wirkt [61]. Hier kann der Einsatz der IR-Technik helfen, um bei geringerer Dosis Auf-

nahmen von gleicher oder sogar hoherer Bildqualitit zu erzeugen [62].

Mit Hilfe eines mathematischen Algorithmus errechnet die IR aus der erwarteten
Schwichung der Rontgenquanten die Schwichungswerte in der Querschnittsebene und
die rdumliche Dichteverteilung [14]. Hieraus werden neue Projektionsdaten erzeugt, die
dann mit den gemessenen, also reellen Rohdaten verglichen werden [14]. Falls die er-
rechneten und die gemessenen Daten zueinander im Widerspruch stehen, findet eine
Korrektur statt [14]. Es erfolgt so lange eine Wiederholung (Iteration) der beiden oben

genannten Schritte, bis ein Abbruchkriterium erreicht wird.

In der Praxis kommen verschiedene Techniken der iterativen Rekonstruktion zum FEin-
satz. Je nach Hersteller wird dabei auf den Rohdatensatz, auf die bereits rekonstruierten
Bilddaten oder auf beides zuriickgreifen, um die iterative Rekonstruktion durchzufiihren
[55]. Das gemeinsame Ziel aller Methoden ist es, Bilder mit verringertem Bildrauschen
zu rekonstruieren, nach Moglichkeit die Niedrigkontrast-Erkennbarkeit zu verbessern
und die Artefaktanfélligkeit zu reduzieren [55]. Alternativ zu der daraus resultierenden
Verbesserung der Bildqualitit ergibt sich die Moglichkeit, die erforderliche Strahlenex-
position zur Erlangung von Bildern mit identischer Qualitdt zu reduzieren. In jlingster
Zeit haben die einzelnen Geritehersteller unterschiedliche IR-Algorithmen entwickelt

(siehe Tabelle 11).

| _Akronym |  Methode |  Hersteller | Jahr |
iDose® Prozessiert im Roh- und Bilddatenraum Philips 2009
GOPView® CT Prozessiert ausschlieBlich im Bilddatenraum ContextVision 2010
IRIS® Prozessiert ausschlieBlich im Bilddatenraum Siemens Healthcare 2009
SAFIRE® Prozessiert im Roh- und Bilddatenraum Siemens Healthcare 2010
ASIR® Prozessiert im Roh- und Bilddatenraum General Electric 2008
Veo® (MBIR®) Modellbasierte Rekonstruktionsmethode General Electric 2009
AIDR®, AIDR-3D® Prozessiert ausschlieBlich im Bilddatenraum Toshiba 2010

Tab. 11: Algorithmen der verschiedenen Hersteller und die jeweilige Rekonstruktionsmethode.

Im Folgenden erfolgt ein kurzer Uberblick iiber die unterschiedlichen Techniken.
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4.3.2.1 IR im Bilddatenraum

Es handelt sich um eine IR-Methode, die ausschlieBlich im Bilddatenraum arbeitet. Mit
diesem Verfahren werden die Rohdaten zuerst auf die herkommliche Art und Weise
(d.h. mittels FBP) rekonstruiert [55]. Die erhaltene Information wird dann entsprechend
dem zugrunde liegenden Rauschmodell mit mehreren Iterationen meist iiber nicht-
lineare Rechenoperationen gefiltert [55]. Dabei dauert die Rekonstruktion der resultie-

renden Bilder nur geringfiigig ldnger als bei der FBP [55].

So haben Kropil et al. [63, 64] bei der Untersuchung des adaptiven Nachverarbeitungs-
filters SharpView® CT (mittlerweile GOPView® CT) eine Dosisreduktion um 50% bei
der Untersuchung des Oberbauches und um 58% bei der Untersuchung der Nasenne-

benhohlen festgestellt, ohne dass Einbuen der Bildqualitit zu verzeichnen wéren.

Nelson et al. [55] fanden heraus, dass der Einsatz von IRIS® (Siemens Healthcare) eine
signifikante Verringerung des Bildrauschens bewirkt und zu einer durchschnittlichen
Dosisreduktion von 30% bis 40% beitragen kann. Niedrigkontrast-Erkennbarkeit und
Streifenartefakte wurden jedoch nicht signifikant verbessert [65]. Dariiber hinaus unter-
schied sich das Erscheinungsbild der mit Hilfe von IRIS® rekonstruierten Bilder leicht
im Vergleich zu FBP, was als ,,wachsartig®, ,kiinstlich® oder ,,impressionistisch* be-
schrieben wurde [55]. Nach Meinung der Autoren wiirden sich die Betrachter jedoch

nach kurzer Zeit daran gewohnen [55].

4.3.2.2 Modellbasierte IR (MBIR)

Mit Hilfe dieser Methode wird versucht, den Rontgenstrahl auf seinem Weg von der
Kathode bis zum Detektor zu modellieren, was in vier Schritten ablauft [55]:

Zunachst wird die zweidimensionale Form des Rontgenstrahls als Brennfleck auf der
Anode modelliert. Als zweites erfolgt die Modellierung der tatsidchlichen Form des
Rontgenstrahls beim Verlassen der Anode. Dann wird die dreidimensionale Wechsel-
wirkung des Rontgenstrahls innerhalb der Voxel im Patienten modelliert. Schlie3lich
erfolgt die Modellierung der zweidimensionalen Wechselwirkung des Rontgenstrahls

mit dem Detektor.
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Durch die Modellierung dieser optischen Effekte, verbessert MBIR tatsidchlich die
rdumliche Auflosung des Bildes in allen 3 Dimensionen [55]. Mit Hilfe der verschiede-
nen Modelle werden mehrere Iterationen durchgefiihrt, wobei jede Iteration mit dem
komplexen Modell verglichen wird, bis der Algorithmus konvergiert [55].

Ein Haupthindernis fiir die klinische Anwendung modellbasierter IR ist die Tatsache,
dass diese, verglichen mit herkdmmlichen Rekonstruktionsalgorithmen, aufgrund der
aufwendigeren Systemmodelle und der Notwendigkeit fiir mehrere Iterationen sehr re-

chenintensive und somit zeitkonsumierende Algorithmen sind [55, 66].

Desweiteren beschrieben die untersuchenden Radiologen die rekonstruierten Bilder als
,wachsartig", ,,plastisch" oder "impressionistisch", gewohnten sich jedoch in einer rela-
tiv kurzen Zeit daran, insbesondere wenn sie bereits Erfahrungen mit Bildern aus ande-

ren IR-Techniken besaf3en [55].

Letztendlich kann mit Hilfe dieser Technik eine Reduktion des Rauschens und damit
eine Dosisreduktion um Faktor 3 bis 7 (um 67 bis 86%) erreicht werden, die nicht auf

hochkontrastige Fragestellungen begrenzt ist [67].

4.3.2.3 Statistikbasierte IR

Andere IR-Methoden greifen sowohl auf die Bilddaten und auch auf die Rohdaten zu-
riick. Hier werden die Projektionsdaten zunichst mittels FBP rekonstruiert und dann mit
einem idealen Rauschmodell, das auf statistischen Daten basiert, verglichen, wobei so-
wohl das Photonen- als auch das Elektronikrauschen beriicksichtigt werden [55].

Das Modell verwendet dann Matrizenalgebra, um den gemessenen Wert von jedem Pi-
xel (y) zu einem neuen geschitzten Pixelwert (y') umzuwandeln. Dieser Pixel-Wert
wird dann mit dem Idealwert, das vom Rauschmodell vorausgesagt wurde, verglichen
[68]. Das Verfahren wird in aufeinander folgenden iterativen Schritten wiederholt, bis
die endgiiltig geschitzten und die idealen Pixelwerte schlieBlich konvergieren [68]. Die
Rekonstruktionszeiten fiir diese Techniken sind erheblich ldnger als die fiir die reine
FBP [55]. Mit diesem Verfahren ist es jedoch moglich, Rauschen selektiv zu identifizie-
ren und aus dem Bild zu subtrahieren, so dass im Vergleich zu FBP Bilder mit geringe-

rem Rauschen entstehen [68].
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4.3.2.4 iDose®

Bei iDose® handelt es sich um einen Rekonstruktionsalgorithmus, der in zwei Schritten
sowohl auf den Projektionsraum (=Sinogramm, Rohdaten), als auch auf den Bilddaten-

raum zugreift.

Zuerst erfolgt die Optimierung der Bildqualitdt und Vermeidung von Artefakten im Si-
nogramm. Dazu wird jede Projektion auf Punkte hin untersucht, die aus verrauschten
Messungen resultieren konnten. In einem Rechenprozess werden diese Daten unter Be-
wahrung der Kanten verarbeitet und Streifenartefakte sowie systematische Fehler elimi-

niert [18].

Als zweiter Schritt erfolgt eine modellbasierte Rauschelimination und die Verbesserung
der rdumlichen Auflosung [18]. Dabei wird das Quantenrauschen mit Hilfe von
Rauschmodellen sowie anatomischen Modellen iterativ reduziert, wéhrend die zugrunde
liegenden Rénder der anatomischen Strukturen bewahrt bleiben [18]. Mit Hilfe der Mul-
ti-Resolution-Technik bleibt das Noise Power Spectrum (NPS) dabei erhalten [18].

Die Rekonstruktionszeiten sind auch bei dieser Methode erheblich lianger als bei der

herkommlichen FBP, so dass neben der Berechnungssoftware auch eine leistungsfihige

Computerhardware bendtigt wird.

49



4.4 Diskussion der Ergebnisse
4.4.1 Auswirkungen von iDose® auf die objektive Bildqualitat

In der vorliegenden Studie verbesserte sich unter Verwendung von iDose® das mittlere
CNR als Parameter der objektiven Bildqualitit in allen 9 untersuchten Lokalisationen in
den Koronararterien im Vergleich zur FBP mit steigender IR-Stufe (CNR-Bereich: 14,2
— 34,6), wobei das maximale CNR bei hichster iDose®-Stufe (iDose® 80 MCB) erreicht
wurde. Unter Verwendung des etwas glittenden CB-Kernels war das CNR im Vergleich
zum kantenbetonenderen XCB-Kernel in allen Stufen mit Ausnahme der iDose®-Stufe

50 signifikant hoher.

Gemessen an den CNR-Werten zeigte sich mit jeder weiteren Stufe eine signifikante
Verbesserung der objektiven Bildqualitit, insbesondere durch das reduzierte Bildrau-
schen in den iterativ rekonstruierten Bildern. Lediglich zwischen den iDose®-Stufen 70
CB und 80 CB war die Rauschreduktion messbar, aber nicht signifikant unterschiedlich.
Unter Zuschaltung der Multifrequenz-Rauschunterdriickung (M-Filter) wird in allen
iDose®-Stufen, auBer in der Stufe 50 CB/MCB, eine weitere signifikante Erhohung des
CNR gemessen. Diese Ergebnisse decken sich gut mit den Ergebnissen von Noél et al.
[69] und Hosch et al. [62], wobei letztere Arbeitsgruppe die iDose®-Stufen 70 und 80

nicht untersucht hat.

Der Hersteller von iDose® (Philips Healthcare) gibt fiir die unterschiedlichen iDose®-
Stufen eine zu erwartende Rauschreduktion von 16,3 bis 55,3% im Vergleich zu einer
korrespondierenden FBP-Rekonstruktion an. Diese durch Phantommessungen berechne-
ten Annahmen [18] decken sich sehr gut mit den Ergebnissen der vorliegenden Studie,

die an Datensitzen aus der klinischen Routine gemessen wurden (Tabelle 12).

:
iDose® Stufe Rauschreduktion [%]

Philips Healthcare Messungen

16,3 16,5 |
29,3 28,2
452 42,0
55,3 48,6

Tab. 12: Gemessene Rauschreduktion [%] im Vergleich zu nach Angaben der
Herstellerfirma (Philips Healthcare, Niederlande) zu erwartenden Werten.



Noél et al. [69] evaluierten den Effekt von iDose® auf Abdomen-Untersuchungen mit
Hilfe zweier Phantome (Drahtphantom und Catphan 600). Dabei stellten sie fest, dass
bei dem Einsatz von iDose® die CT-Werte stabil blieben. Hingegen wurde im Vergleich
zu Standardrekonstruktionen eine signifikante Rauschreduktion erzielt, die sich in einer
Erhohung des CNR-Wertes wiederspiegelte. Mit Hilfe der Modulationsiibertragungs-
funktion (MTF) stellten sie weiterhin fest, dass die rdumliche Auflésung nicht unter der
Verwendung dieses Algorithmus leidet. Korrespondierend zur vorliegenden Studie
konnten die Autoren eine signifikante Rauschreduktion mit steigender iDose®-Stufe im
Vergleich zur FBP bei kontinuierlicher Erthohung des CNR-Wertes in jeder Stufe nach-

weisen [69].

Hosch et al. [62] untersuchten in ihrer Studie die Wirkungsweise von iDose® im Hin-
blick auf die Reduzierung der Strahlenexposition und der Verbesserung der Bildqualitit
bei prospektiv getriggerten CCTA-Untersuchungen mit BMI-adaptierten Protokollen.
Beziiglich der objektiven Bildqualitdt konnten sie eine Zunahme des CNR mit steigen-
der iDose®-Stufe im Vergleich zu FBP mit Punctum maximum in iDose®-Stufe 60 unter
Verwendung der Multifrequenzrauschunterdriickung feststellen (siehe Kapitel 4.4.3).
Die iDose®-Stufen 70 und 80 wurden von Hosch et al. jedoch nicht untersucht, so dass
ein direkter Vergleich zur vorliegenden Arbeit nicht moglich ist. Es zeigte sich jedoch
auch in der vorliegenden Studie eine signifikante Verbesserung des CNR im Vergleich
zu FBP mit steigender iDose®-Stufe. Die beste objektive Bildqualitit der vorliegenden
Arbeit wurde in iDose®-Stufe 80 unter Verwendung des CB-Kernels und Multi-
Resolution (80 MCB) mit einem CNR von 34,6 + 12,1 gegeniiber 15,0 + 5,3 bei FBP
erzielt. Hosch et al. haben in iDose®-Stufe 60 unter Verwendung des CB-Kernels und
Multi-Resolution (60 MCB) einen CNR-Wert von 18,1 £+ 6,6 gegeniiber von 12,0 + 4,2
bei FBP gemessen [62].

Niu et al. [70] haben iDose® in der Computertomographie des Schlifenbeins eingesetzt.
Hierzu wurden zunichst Kadaveruntersuchungen mit unterschiedlichen Rohrenstrom-
zeitprodukten von 40 bis 180 mAs durchgefiihrt [70]. Die dadurch gewonnenen Rohda-
ten wurden sowohl mittels FBP, als auch mit unterschiedlichen iDose®-Stufen rekon-

struiert, um anschlieBend subjektiv und objektiv ausgewertet zu werden [70].
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Um die mit Hilfe von iDose® optimierten Untersuchungsprotokolle zu validieren, fiihr-
ten sie schlieBlich Phantomuntersuchungen durch, bevor die Ergebnisse der Protokollo-
ptimierung an 50 Patienten klinisch iiberpriift wurden [70]. Das Ergebnis ihrer Untersu-
chungen war, dass das CNR mit zunehmender iDose®-Stufe bei konstanter Strahlendo-
sis gegeniiber den mit FBP rekonstruierten Bildern anstieg. Sie konnten ebenfalls zei-
gen, dass im Vergleich zu FBP durch die Verwendung von iDose® eine Dosisreduktion

von 50% bei erhaltener diagnostischer Bildqualitdt moglich war [70].

Utsunomiya et al. [71] iiberpriiften die Wirkung von iDose® auf die quantitative und
qualitative Bildanalyse von prospektiv EKG-getriggerten CCTA-Untersuchungen. Die
Untersuchungen erfolgten auf einem 256-Schicht-CT mit einer mittleren effektiven Do-
sis von 4,6 £ 1,2 mSv. AnschlieBend verglichen sie Aufnahmen, die mittels FBP, sowie
iDose® 40 und 80 rekonstruiert wurden. Es ergab sich ein mittleres CNR von 8,2 + 2,5
fiir FBP, 10,9 + 3,5 fiir iDose® 40 und 18,4 + 6,2 fiir iDose® 80, so dass auch diese Ar-
beitsgruppe zu dem Schluss gelangte, dass die Verwendung von iDose® ein héheres
CNR der Herzkranzgefile und somit eine bessere Bildqualitit von CCTA-

Untersuchungen auf einem 256-Schicht-Scanner ergibt [71].

Bittencourt et al. [65] haben die Auswirkungen eines bilddatenbasierten IR-Algorithmus
eines anderen Herstellers auf CCTA-Untersuchungen iiberpriift (IRIS®, Siemens
Healthcare, Erlangen). Im Rahmen ihrer Studie wurden bei 55 konsekutiven Patienten
CCTA-Untersuchungen mit Standardprotokollen an einem Dual-Source-CT durchge-
fiihrt. Die Daten wurden anschlieBend mittels FBP und IRIS® rekonstruiert und vergli-
chen. Die subjektive Bildqualitidt und die Anzahl der auswertbaren Koronarsegmente
unterschieden sich dabei kaum zwischen den beiden Methoden. Hinsichtlich der objek-
tiven Bildqualitidt wurde bei IRIS® im Vergleich zu FBP eine Zunahme des CNR von
22,6 £ 4,5 auf 28,6 £ 5,1 bei gleichzeitiger Reduktion des Bildrauschens festgestellt
[65]. Die Autoren haben die Auswirkungen einer moglichen Dosisreduktion im Rahmen
ihrer Studie zwar nicht untersucht, schlossen jedoch aus den gewonnenen Erkenntnissen

auf ein Potential zur Dosisreduktion bei der Verwendung von IRIS® [65].
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In einer anderen Studie zur Evaluation von IRIS® konnten Engel et al. [72] zeigen, dass
der Einsatz der iterativen Bildrekonstruktion in der CCTA die CNR im Vergleich zur
FBP um etwa 40% erhoht, wihrend gleichzeitig das Bildrauschen um 22% verringert
wird. In ihrer retrospektiv angelegten Studie analysierten sie die Daten von 10 konseku-

tiven Patienten mit einer mittleren effektiven Dosis von 6,3 mSv [72].

Leipsic et al. [73] untersuchten die Auswirkung des adaptiven statistischen iterativen
Rekonstruktionsalgorithmus ASIR® (GE Healthcare, Waukesha) in der CCTA. Das
Signal-zu-Rausch-Verhiltnis (SNR) wurde in der Aortenwurzel und im proximalen Ab-
schnitt der Koronararterien gemessen. Die Rekonstruktionen erfolgten unter Verwen-
dung von ASIR in den Stufen 20%, 40%, 60%, 80% und 100%. Dabei zeigte sich mit
zunehmender Rekonstruktionsstufe eine Reduzierung des Rauschens im Vergleich zu

FBP um 7% bis 43% bei 100% ASIR®.

Mathematisch besteht ein invers quadratischer Zusammenhang zwischen Dosis und
Rauschen. Das Rauschen ist proportional zum Kehrwert der Wurzel der Bildempfin-
gerdosis [17]. Folglich ist fiir eine Halbierung des Bildrauschens eine Vervierfachung
der Dosis notwendig. Wird die Dosis gesenkt, kann die Bildrekonstruktion mit Hilfe der
IR im Gegensatz zur FBP zu einer Abschwichung des resultierenden Bild- und Elektro-
nikrauschens aber auch zu einer Reduzierung der Streifenartefakte fithren [55, 74]. Mit
Hilfe der iterativen Rekonstruktionstechnik kann somit eine Reduzierung der Patienten-
dosis erreicht werden. Eine reduzierte Dosis in der Computertomographie fiihrt in der
Regel zu erhohtem Bildrauschen und damit zu einem Verlust der Bildqualitét [14]. So-
mit kann das Verfahren der iterativen Bildrekonstruktion eingesetzt werden, um das
Bildrauschen bei geringerer Dosis zu reduzieren und Aufnahmen von gleichbleibender

oder idealerweise hoherer Qualitit zu erzeugen [14, 62].

Miévielle et al.[67] untersuchten mit Hilfe von Phantomen das Potential von drei kom-
merziell erhiltlichen iterativen Rekonstruktionstechniken (ASIR®, VEO® und iDose®)
im Hinblick auf Dosisreduktion und Bildqualitidt. Thre Untersuchungen ergaben, dass
iDose® und ASIR® das Bildrauschen stark reduzierten und damit eine potentielle Dosis-
reduktion von 30 — 65% ermoglichten. Die Rekonstruktionszeit war dabei fast so

schnell wie bei der FBP.
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Im Vergleich dazu fanden sie fiir VEO® eine Dosisreduktion von 67 — 86% bei stirkerer
Rauschunterdriickung und gleichzeitiger Verbesserung der rdumlichen Auflosung, je-
doch mit dem Nachteil deutlich langerer Rekonstruktionszeiten von bis zu einer Stunde
fiir einen Scan, so dass sich das Verfahren derzeit nicht fir alle klinischen Untersu-

chungen eignet [67].

Hou et al. [75] untersuchten die Auswirkung einer Senkung des Rohrenstromes auf die
CCTA in Kombination mit dem iterativen Rekonstruktionsalgorithmus iDose®. Sie eva-
luierten 109 konsekutive Patienten mit EKG-Triggerung an einem 256-Schicht-CT un-
ter Verwendung verschiedener Protokolle mit 400, 600 und 1000 mAs und jeweils 120
kV Rohrenspannung. Sie konnten zeigen, dass mit Hilfe des iterativen Rekonstruktions-
algorithmus eine zur FBP gleichwertige oder verbesserte Bildqualitét in der koronaren
CT-Angiographie erreicht werden kann, wéahrend eine Absenkung der Strahlendosis um

55% erzielt werden konnte.

Zusammenfassend konnte im Rahmen der vorliegenden Studie gezeigt werden, dass die
stufenweise Erhohung des Algorithmus zu einer kontinuierlichen Verbesserung des
Kontrast-Rausch-Verhiltnisses (CNR) fiihrt, was im Einklang mit anderen aktuellen
Studien steht. Utsunomiya et al. [71] konnten eine Rauschreduktion von 24,8% in iDo-
se®-Stufe 40 und von 55,4% in iDose®-Stufe 80 feststellen. Hosch et al [62] berechne-
ten eine Rauschreduktion von 33,7% in iDose®-Stufe 50. Diese Werte stehen insgesamt
im Einklang mit denen aus der vorliegenden Studie und mit den Angaben des Herstel-
lers Philips. Aus den Studien von Niu et al. [70] und Noél et al. [69] ldsst sich die mit-
tels iDose® erzielte Rauschreduktion nicht entnehmen, so dass ein Vergleich nicht mog-
lich ist. Beziiglich ASIR® von der Firma Siemens zeigten Leipsic et al. [73] ebenfalls
eine Zunahme der Rauschreduktion in den Stufen 20, 40, 60, 80 und 100 um 7%, 17%,
26%, 35% und 45%.

In der vorliegenden Studie fiihrte die Anwendung von iDose® rechnerisch zu einer
Rauschreduktion von 48,6% in der hochsten Stufe (iDose® 80). In der mittleren Stufe
(iDose® 50), die von den drei befundenden Radiologen aufgrund des ,,natiirlicheren*
Bildeindruckes insgesamt die beste subjektive Bewertung erhielt, berechnet sich die
erzielte Rauschreduktion auf 28,2%, so dass im Umkehrschluss eine Dosisreduktion
von 50% bei im Vergleich zu mit FBP rekonstruierten Standard-Dosis-Bildern gleich-

bleibender subjektiver und objektiver Bildqualitit moglich scheint.

54



4.4.2 Auswirkungen von iDose® auf die subjektive Bildqualitat

Eine alleinige Rauschreduktion mit nur objektiv messbarer Verbesserung z.B. des CNR
wire von begrenztem Wert, wenn die subjektive Bildqualitit unter der Verwendung
einer iterativen Rekonstruktion unverdndert bliebe oder gar leiden wiirde mit der Folge
einer geringeren Sensitivitdt und konsekutiv eingeschrinkter diagnostischer Genauig-

keit.

In der vorliegenden Studie wurde die subjektive Bildqualitit bei mittlerer Einstellung
(iDose®-Stufe 50) am besten bewertet. Verglichen mit FBP trat hier weniger Rauschen
auf und verglichen mit hoheren IR-Stufen war der Bildeindruck ,,natiirlicher®, weniger
artifiziell und so, wie es Radiologen von CT-Bildern gewohnt sind. Der XCB-Kernel
erhielt bessere subjektive Bewertungen als der CB-Kernel. Im Vergleich zur FBP fiihrte
Multi-Resolution in Kombination mit dem CB-Kernel nur in iDose®-Stufe 50 und in
Kombination mit dem XCB-Kernel in jeder iDose®-Stufe zu einer signifikanten Verbes-
serung der subjektiven Bildqualitit, wobei die besten Ergebnisse in iDose®-Stufe 50 mit

Multi-Resolution und XCB-Kernel (50 MXCB) vorlagen.

In der Studie von Hosch et al. [62], die sich, wie in Kapitel 4.4.1 beschrieben, mit der
Reduzierung der Strahlenexposition von iDose® befasste, zeigte sich eine Verbesserung
des CNR-Wertes mit steigender iDose®-Stufe. Bei der subjektiven Beurteilung durch
zwei erfahrene Radiologen wurde bei der iDose®-Stufe 60 unter Verwendung des CB-
Kernels und Multi-Resolution (60 MCB) die beste subjektive Bewertung von 1,4 + 0,4
gegeniiber 1,9 + 0,5 bei FBP erreicht. Die Autoren kamen zu dem Ergebnis, dass es
durch den Einsatz eines iterativen Rekonstruktionsalgorithmus moglich sein konnte, bei
gleichzeitiger Verwendung von BMI-adaptierten Untersuchungsprotokollen eine Sen-
kung der Strahlenexposition auf etwa 1,0 bis 1,5 mSv bei gleichbleibender oder sogar

besserer Bildqualitét zu erreichen [62].
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Wie in Kapitel 4.4.1 bereits beschrieben, haben Niu et al [70] die Eigenschaften von
iDose® hinsichtlich der Beurteilbarkeit der Computertomographie des Schlédfenbeines
evaluiert. Dabei kamen sie unter anderem auch zu der Erkenntnis, dass es bei der Ver-
wendung der beiden hochsten iDose®-Stufen (70 und 80), die laut Hersteller eine ma-
ximale Rauschunterdriickung von mehr als 45% bieten, zu einer subjektiven Ver-
schlechterung der rdumlichen Auflosung kommt. Die anatomischen Strukturen des
Schlidfenbeines wurden als unnatiirlich beschrieben, mit Unterbrechung der Corticalis,
Stufenartefakten sowie Unschirfe der Feinstrukturen. Die Autoren folgerten, dass die
Bildqualitit bei der Verwendung hoherer Algorithmusstufen insgesamt verschlechtert
wiirde und bis zu einem gewissen Grad die Diagnosesicherheit beeinflusst werden

konnte [70].

An Phantomen untersuchten Funama et al. [76] die Auswirkung von iDose® bei CCTA-
Untersuchungen mit gleichzeitiger Verringerung der Rohrenspannung von 120 kV auf
80 kV. Beim Vergleich der Resultate mit der konventionellen FBP stellten sie fest, dass
die Bildqualitidt der mit 80 kV Rohrenspannung akquirierten Aufnahmen durch die
Verwendung von iDose® deutlich verbessert werden konnte. Dariiber hinaus konnte die
applizierte Strahlendosis um 76% reduziert werden. Im Gegensatz zu Niu et al. wurden
von den beiden auswertenden Radiologen keinerlei negative Auswirkungen im Sinne

einer verinderten Rauschtextur oder einer Uberglittung beschrieben [76].

Zu einem dhnlichen Ergebnis kamen Li et al. [77] beim Einsatz von iDose® in der kon-
trastmittelunterstiitzten Niedrigdosisuntersuchung des Thorax mit einer Rohrenspan-
nung von 80 kV anstatt der iiblicherweise verwendeten 120 kV. Sie konnten die Strah-
lendosis somit um 71% senken. Dabei erreichten sie mit Hilfe von iDose® eine
Rauschreduktion, die eine dhnliche Bildqualitit wie die FBP lieferte. Wie Funama et al.
[76], Utsunomiya et al. [71] und Higuchi et al. [78] konnten sie keine negativen Aus-

wirkungen des Algorithmus auf die Rauschtextur feststellen.

Higuchi et al. [78] befassten sich mit der Auswirkung von iDose® bei der Detektion von
Michglastriibungen bei Niedrigdosisuntersuchungen des Thorax an einem 256-Schicht-
Scanner. Ahnlich wie Utsunomiya et al. [71] verglichen sie die herkémmliche FBP-
Methode mit einer mittleren und einer hohen iDose®—Stufe, hier iDose® 50 und 80. Sie

verwendeten als Rohrenstromzeitprodukte 20, 50, 100 und 200 mAs.
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Die resultierenden Aufnahmen des Thorax-Phantoms wurden anschlieBend von fiinf
Radiologen beziiglich der Erkennbarkeit von Michglastriibungen beurteilt. Sie stellten
dabei fest, dass es mit Hilfe von iDose® moglich war, das Bildrauschen bei einer Nied-
rigdosisuntersuchung mit einem Rohrenstromzeitprodukt von 50 mAs so zu reduzieren,
dass die Bildqualitit gleichwertig zu einer Akquisition mit 200 mAs mittels FBP ist.
Die Nachweisbarkeit fiir Michglastriibungen blieb dabei bewahrt. Auch diese Arbeits-
gruppe konnte keine negativen Auswirkungen des Algorithmus auf die Rauschtextur

feststellen.

Leipsic et al. [73] beschrieben bei der Untersuchung der adaptiven iterativen Rekon-
struktionsmethode ASIR® (GE Healthcare, Waukesha), dass die Anwendung hoherer
Stufen dieser Technik zu einem signifikant unterschiedlichen Aussehen im Vergleich
zur FBP-Methode fiihren wiirden. Der subjektive Bildeindruck war verdndert und die
Strukturgrenzen waren glatter. Dies fiihrte, wie von einem der untersuchenden Radiolo-
gen beschrieben, zu einem “kiinstlichen* oder ,,plastifizierten® Aussehen [73]. Obwohl
die hochste Rauschreduktion, wie in Kapitel 4.4.1 beschrieben, mit 100% ASIR erreicht
wurde, erhielten die Rekonstruktionen mit 40% und 60% ASIR die besten subjektiven
Bewertungen durch die zwei verblindeten Radiologen [73]. Im Vergleich zur FBP wie-
sen die Rekonstruktionen mit 40% und 60% ASIR eine bessere Bildqualitéit bei Nied-

rigdosisuntersuchungen mit einer mittleren effektiven Dosis von 1,4 mSv auf [73].

Eine dhnliche Schlussfolgerung ergibt sich aus der Studie von Silva et al. [68], die eben-
falls die Auswirkungen von ASIR® (GE Healthcare, Waukesha) auf die subjektive
Bildqualitédt untersuchten. Thre Studie befasste sich mit dem Effekt des adaptiven itera-
tiven Rekonstruktionsalgorithmus auf CT-Untersuchungen des Thorax und des Abdo-
mens, die mit Niedrigdosisprotokollen an adipdsen Patienten durchgefiihrt wurden.
Nach Meinung der Autoren kam es durch die Anwendung von ASIR® auf Niedrigdosis-
untersuchungen zu einer Reduzierung des Bildrauschens und insgesamt zu einer Ver-
besserung der Bildqualitidt verglichen mit FBP. Ferner ermoglichte die Anwendung des
Algorithmus eine Dosisreduktion von 50%, z.B. bei CT-Colonographien, ohne dass die
Bildqualitit im Vergleich zur Rekonstruktion mit FBP litt [68]. Als ein Nachteil dieser
Methode wurde die rauscharme Bilddarstellung genannt, die sich als artifizielle ., Uber-
gliattung® des Bildes prisentierte, was sich jedoch durch einen maflvollen Einsatz von

ASIR® vermeiden lieB [68].
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Zusammenfassend ist aus der Literatur im Einklang zur vorliegenden Arbeit zu entneh-
men, dass die Verwendung der bekannten iterativen Rekonstruktionsalgorithmen zu-
nichst einmal zu einer Rauschreduktion der akquirierten CT-Aufnahmen mit konsekuti-
ver Verbesserung der Bildqualitét fiihrt [57, 62, 68-71, 73, 76-79]. Im Umkehrschluss
kann die Rauschreduktion dazu beitragen bei Verringerung der Dosis um 30 bis 86%
eine gleichbleibende oder in manchen Fillen auch bessere Bildqualitét zu erhalten [57,

67-70, 75, 77-81].

Als nachteilig erweist sich die Verwendung der iterativen Rekonstruktionstechniken in
den hoheren Stufen, die sich bei maximaler Rauschreduktion in einer artifiziellen Uber-
glattung im Sinne eines ,kiinstlichen* oder ,,plastischen* Bildeindruckes ausdriicken
kann. Dies wurde nicht nur in der vorliegenden Arbeit, sondern auch von anderen Auto-

ren sowohl fiir iDose®, als auch fiir ASIR® bestitigt [68, 70, 73]

Es ist anzumerken, dass Radiologen gerade bei Untersuchungen, die mit niedriger Dosis
durchgefiihrt werden, durch die traditionelle Rekonstruktion mittels FBP an einen etwas
,verrauschten* Bildeindruck der CT-Aufnahmen gewohnt sind. Insofern kann ein er-
hohtes Bildrauschen subjektiv als indirektes Giitekriterium fiir eine dosissparend durch-
gefithrte CT-Untersuchung interpretiert werden. Das Rauschen wird insbesondere von

erfahreneren Radiologen nicht als stérend empfunden.

Beister et al. [58] beschreiben in ihrer Ubersichtsarbeit, dass beim Einsatz der iterativen
Rekonstruktion manche Radiologen den Bildeindruck, an den sie sich viele Jahre lang
durch die herkommliche Rekonstruktion mittels FBP gewohnt haben, vermissen wiir-
den. Der Wechsel zu einer neuen Rekonstruktionsmethode konnte somit eine Anpas-
sung des Radiologen an die rauschidrmeren Bilder erfordern, die durch die iterative Re-

konstruktion zustande kommen [58].

In der tiglichen klinischen Routine spiegelt sich dieses Phinomen wieder. Es ist zu be-
obachten, dass jlingere Kollegen, die von Anfang an mit iterativ rekonstruierten Auf-
nahmen konfrontiert wurden, diese der Rekonstruktion mittels FBP vorziehen, wihrend
erfahrenere Kollegen eher mittels FBP rekonstruierte Bilder priferieren. Es ist ein Ge-
woOhnungsprozess anzunehmen, der mit dem verstirkten Einsatz der IR in den néchsten

Jahren zu einer breiteren Akzeptanz unter den befundenden Radiologen fiithren wird.
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Entscheidend ist, dass durch die Nutzung von IR keine Bilddetails verloren gehen oder
durch den Rechenalgorithmus neue, nicht existente Lédsionen artifiziell erzeugt werden.
Dies wurde weder in der vorliegenden noch in den aus der Literatur bekannten Studien

beobachtet.

Die aus der vorliegenden Studie gewonnen Erkenntnisse legen nahe, dass momentan ein
mafBvoller Einsatz von iterativen Rekonstruktionstechniken, wie iDose®, niamlich die
Verwendung einer mittleren Algorithmusstufe kombiniert mit kantenbetonendem Re-
konstruktionskernel und eventueller Modulation des Rauschspektrums (NPS) zu opti-

malen Ergebnissen fiihrt.

Anhand der vorliegenden Studie konnte gezeigt werden, dass diese Ergebnisse nicht nur
fiir Hochkontrastsituationen gelten (wie z.B. CT-Colonographie, CT der Lunge), son-
dern auch fiir Untersuchungen, bei denen die Niedrigkontrasterkennbarkeit gewahrt

bleiben muss (Abdomen, CCTA).
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4.4.3 Auswirkung der Multifrequenz-Rauschunterdriickung

Beim Betrachten der subjektiven Bewertungen fillt auf, dass die Bildqualitidt der CCTA
in der iDose®-Stufe 50 bei gleichzeitiger Verwendung des XCB-Kernels sowie Multi-
Resolution mit einem mittleren subjektiven Score von 1,4 + 0,3 am besten bewertet
worden ist. In den hoheren iDose®-Stufen (70 und 80) stiegen die CNR-Werte zwar
signifikant an, was eine Verbesserung der objektiven Bildqualitit anzeigt, jedoch kam
es hier zu einer geringen Verschlechterung des subjektiven Bildeindrucks. Als Begriin-
dung wurde von den Betrachtern der resultierende unnatiirliche Bildeindruck angege-
ben. Um trotz der Rauschunterdriickung weiterhin einen natiirlichen Bildeindruck zu
erhalten, wurde in iDose® als zusiitzliches Verfahren die sogenannte Multi-Resolution
integriert. Damit wird versucht, das NPS der FPB zu reproduzieren, um die Rauschtex-
tur zu erhalten, an die sich Radiologen gewdhnt haben.

Der Einsatz dieses Verfahrens beeinflusst nicht nur die Hohe, sondern auch die Form
des Rauschleistungsspektrums [18]. Um einen natiirlichen Bildeindruck zu erhalten, ist
es wichtig, dass die Zusammensetzung des Rauschleistungsspektrums nicht oder mog-
lichst wenig veridndert wird [62]. Tatséchlich fiihrte der Einsatz von Multi-Resolution in
der vorliegenden Studie zu einer weiteren Verminderung des Rauschens um maximal

19,6 % im direkten Vergleich zwischen 80 CB und 80 MCB (siehe Tabelle 13).

+0.9
-4.3
-9,5

70 XCB vs. 70 MXCB -9.3
80 CB vs. 80 MCB -19,6
80 XCB vs. 80 MXCB - 16,1

Tab. 13: Zusétzliche Rauschreduktion durch Multi-Resolution
in den iDose®-Stufen 50, 70 und 80 angegeben in Prozent.

Im Vergleich zu FBP lie3 sich in den IR-Stufen 50 und 80 zunehmend weniger Rau-
schen messen (siehe Abbildung 25), wobei der Einsatz des randbetonenden Kernels mit
einer mittleren Stufe der iterativen Rekonstruktion und in Kombination mit Multi-
Resolution (50 MXCB) zu einer besseren subjektiven Bildqualitit fiihrte, so dass eine
Verwendung dieser Kombination in der klinischen Praxis erprobt werden sollte, insbe-
sondere im Hinblick auf die Durchfiihrung von Niedrigdosis-Cardio-CT-

Untersuchungen.
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Pat.-ID: 14709

Abb. 25: Direkter Vergleich zwischen FBP, mittlerer und héchster Stufe der iterativen Rekonstruktion mit Multi-
Resolution anhand der axialen Schnittbilder. XCB: glattender Filter mit Kantenbetonung, M: Multi-Resolution.
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(A) FBP mit XCB-Kernel (0XCB), (B) iDose® 50 MXCB, (C) iDose® 80 MXCB

Abb. 26: Direkter Vergleich zwischen FBP, mittlerer und héchster Stufe der iterativen Rekonstruktion mit Multi-
Resolution anhand der gekurvten MPR (Pat.-ID:14709).

Anhand der in Abbildung 26 dargestellten gekurvten MPR wird exemplarisch deutlich,
dass das Rauschen mit steigender iDose®-Stufe zwar signifikant abnimmt, jedoch eine
scheinbare Unschirfe der GefiBwand in der hochsten IR-Stufe erkennbar wird, die von
allen 3 bewertenden Radiologen als nachteilig empfunden wurde. Speziell bei CCTA-
Untersuchungen wies die mittlere iDose®-Stufe unter Verwendung des kantenbetonen-
den Kernels XCB und Zuschaltung von Multiresolution (50 MXCB) trotz der
Rauschreduktion einen weitestgehend natiirlichen Bildeindruck auf, ohne dass die
Strukturgrenzen aufgrund einer Uberglittung artifiziell erscheinen, so wie es in iDose®-
Stufe 80 der Fall ist. Theoretisch kann die in dieser Studie fiir die CCTA als optimal
evaluierte mittlere iDose®-Stufe mit XCB und Multi-Resolution fiir andere Kdrperregi-
onen weniger vorteilhaft sein und vice versa.

Zum ersten Mal konnte in der vorliegenden Studie jedoch im klinischen Kontext der
signifikant positive Effekt einer Beeinflussung des Rauschleistungsspektrums fiir Nied-

rigkontrastuntersuchungen nachgewiesen werden.
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4.4.4 Artefakte

Bei der Verwendung von iDose® lieBen sich in der vorliegenden Studie keine neuartig
entstandenen Artefakte oder Pseudoldsionen abgrenzen. Die von den 3 befundenden
Radiologen aufgefiihrten Streifenartefakte waren lediglich in den gestreckten MPR der
zu beurteilenden Gefille abgrenzbar und auf den axialen Bildern nicht nachvollziehbar
(siehe Abbildung 27), so dass diese primir nicht durch den iterativen Rekonstruktions-
algorithmus verursacht wurden, sondern durch die multiplanaren Rekonstruktionen ent-
standen. Diese Erkenntnisse stehen im Einklang zu der Studie von Hosch et al. [62], die
ebenfalls keine neuen Artefakte bedingt durch die IR-Technik beschrieben haben, sowie
der Studie von Noél et al. [69], die eine deutliche Verringerung der durch Knochenge-

webe verursachten Artefakte beschreiben.

Rajiah et al. [82] haben retrospektiv die Auswirkungen von iDose® auf 50 Niederigdo-
sis-CT-Angiographien der thorakalen Aorta untersucht. Dabei stellten sie fest, dass es
im Vergleich zur FBP-Methode nicht nur zu einer Verbesserung des Signal-zu-
Rauschverhiltnisses kommt (22 #+ 6,7 in iDose®-Stufe 70 gegeniiber 12,1 + 3,9 bei
FBP), sondern auch zu einer Reduzierung der Schulterartefakte mit konsekutiv
verbesserter Darstellung der Aa. subclaviae. Sie verwendeten dabei eine mittlere

effektive Dosis von 3,5 + 2,3 mSv.

Das Auftreten derartiger Artefakte wiirde dariiber hinaus den von der Herstellerfirma
beschriebenen Eigenschaften der Software widersprechen, da insbesondere Streifenarte-
fakte, die durch ,,Photon-starvation* entstehen, durch den Einsatz von iDose® verhin-

dert werden sollen [18].

Beim Photon-starvation-Artefakt (engl. starvation = verhungern) handelt es sich um ein
verstirktes Bildrauschen in bestimmten Bildanteilen, das aufgrund einer erhdhten Ab-
schwichung der Rontgenstrahlung durch Unterschiede in der Morphologie verursacht
wird [14]. Im Untersuchungsvolumen treffen aus bestimmten Projektionen weniger
Photonen auf den Detektor, was bei der Rekonstruktion des CT-Bildes zu streifigen

Bildanteilen mit erhohtem Bildrauschen fiihrt [14].
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Abb. 27: Streifenartefakte in der gestreckten MPR (rote Pfeile) unter Verwendung von iDose®-Stufe 30 XCB(A).
Zum Vergleich sind die gekrimmten MPR (B) und die axiale Aufnahme (C) mitabgebildet.
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4.5 Limitationen der vorliegenden Studie

Es existieren einige Einschrinkungen in der vorliegenden Studie, die nachfolgend eror-

tert werden.

Als erstes muss erwdhnt werden, dass ein systematischer Fehler nicht vollstindig ausge-
schlossen werden kann, da es sich hierbei um eine retrospektive Untersuchung klini-

scher Daten handelt.

Zum Zweiten wurde kein systematischer Vergleich zwischen der CCTA und der kon-
ventionellen Herzkatheteruntersuchung durchgefiihrt. Somit kann die vorliegende Stu-
die keine eindeutige Antwort auf die Frage geben, ob die bessere Bildqualitit und die
hoheren CNR-Werte, die sich durch die iterative Rekonstruktionsmethode ergeben, zu
einer besseren diagnostischen Genauigkeit in der Bewertung der koronaren Herzerkran-

kung durch die CCTA fiihren.

Zum Dritten wurden nur 11 von 30 Patienten fiir die subjektive Bildanalyse einbezogen.
Die Anzahl ist vergleichbar mit zuvor verdffentlichten Arbeiten. Aufgrund der hohen
Anzahl an zu bewertenden Koronarsegmenten wurden Datensidtze mit dem typischen
Spektrum aus der klinischen Routine eingeschlossen (unauffillige Koronarien, Steno-

sen, Stents und Bypassgefilie).

Zum Vierten waren die Untersuchungsprotokolle nicht vollkommen identisch bei allen
Patienten, da sowohl die Flussrate und die Kontrastmittelmenge, als auch die z-
Abdeckung individuell bei jedem Patienten angepasst wurden. Die Studienpopulation
selbst war nicht homogen beziiglich BMI, Herzfrequenz, und Thoraxdurchmesser, son-
dern spiegelt konsekutive Patienten in der klinischen Routine eines einzigen Zentrums
wieder. Andererseits wurden FBP und alle Stufen der IR auf den gleichen Datensitzen

durchgefiihrt.
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Zum Fiinften konnte in dieser Studie nur der Aspekt ,.Einfluss der iterativen Rekon-
struktion auf die Bildqualitdt bei unveridnderter Dosis* untersucht werden, da sie mit
einem Prototyp-IR-System vorgenommen wurde, fiir das noch keine Freigabe als Medi-
zinprodukt vorlag. Das daraus resultierende wahrscheinliche Dosisreduktionspotential
ldsst sich daher nur vermuten, aber nicht belegen. Die Dosiswerte wurden berechnet und

nicht direkt gemessen.

Zum sechsten waren zwar alle drei beteiligten Radiologen mit der Befundung von Herz-
CT-Untersuchungen vertraut, jedoch ist durch die unterschiedlich grofle Berufserfah-
rung eine unterschiedliche Gewohnung an die herkdmmliche Rekonstruktion mittels
FBP zu unterstellen. Eine auffillige Korrelation mit den daraus resultierenden Bewer-
tungen war jedoch nicht feststellbar, denn die Interobserver-Variabilitit zeigte mit ei-
nem mittleren k-Wert von 0,74 + 0,12 eine substantielle Ubereinstimmung der Bewer-

tungen.

In der Zwischenzeit ist iDose® jedoch als Medizinprodukt erhiltlich und wurde nach
Abschluss dieser Studie an dem betreffenden Gerit installiert, so dass entsprechende

Folgestudien zur Kldrung dieser Frage prinzipiell moglich sind.

Zu guter Letzt erfolgte diese Studie nur an einem IR-System eines bestimmten Herstel-
lers. Aussagen zu den Eigenschaften anderer Systeme fiir den Anwendungsbereich
CCTA lassen sich daraus nicht ableiten. Hierzu wiren multizentrische Studien mit ver-

gleichbaren Patientenkollektiven und Indikationsstellungen erforderlich.
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4.6 SchluBfolgerung

Die Ergebnisse der vorliegenden Studie zeigen eine signifikante Verbesserung der ob-
jektiven und subjektiven Bildqualitdt nach Prozessierung der Roh- und Bilddaten mit-
tels eines iterativen Rekonstruktionsverfahrens fiir CCTA-typische Untersuchungspro-

tokolle.

Anhand von Datensétzen aus der klinischen Routine konnte in Einklang mit der Litera-
tur nachgewiesen werden, dass die objektive Bildqualitit mit den hoheren Rekonstruk-

tionsstufen signifikant ansteigt.

Fir die im Rahmen der CCTA wichtige Niedrigkontrasterkennbarkeit konnte bei der
subjektiven Bildanalyse gezeigt werden, dass die Anwendung mittlerer IR-Stufen vor-
teilhaft ist. Hierzu gibt es noch keine abschliefende Datenlage, es ist jedoch erkennbar,

dass viele Arbeitsgruppen dhnliche Ergebnisse erarbeitet haben.

Erstmals konnte an einem klinischen Kollektiv die Auswirkung einer Modifikation des
Rauschleistungsspektrums analysiert und der signifikant positive Effekt auf die subjek-

tive Bildqualitdt nachgewiesen werden.
Im Umkehrschluss ldsst sich demzufolge ein nennenswertes Potential zur Dosisredukti-
on in der CT des Herzens durch die Anwendung dieser Software bei nahezu gleicher

Bildqualitdt vermuten.

Wie ausgeprigt die Moglichkeit zur Minderung der applizierten Dosis tatsdchlich ist,

wird in weiterfithrenden klinischen Studien zu ermitteln sein.
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5 Zusammenfassung

Im Rahmen der vorliegenden Studie sollte die Auswirkung einer iterativen Re-
konstruktionstechnik (IR) auf die objektive und subjektive Bildqualitdt von Niedrigdo-
sis-Cardio-CT-Angiographien (CCTA) untersucht werden.

Retrospektiv wurden CCTA-Datensidtze von 30 konsekutiver Patienten analy-
siert, die mit einem Niedrigdosisprotokoll an einem 256-Schicht-Computertomographen
(iCT, Philips Healthcare, Niederlande) mit prospektiver EKG-Triggerung in ,,Step-and-
Shoot*“-Technik akquiriert wurden. Mit Hilfe des Prototypen eines IR-Systems der 4.
Generation (iDose®, Philips Healthcare, Niederlande), das sowohl den Roh- als auch den
Bilddatenraum bearbeitet, wurde jeder Rohdatensatz mit gefilterter Riickprojektion
(FBP) sowie vier inkrementellen Stufen der IR (iDose® 30, 50, 70 und 80, ab iDose® 50
jeweils mit und ohne Multi-Resolution [MR]) prozessiert. Dariiber hinaus wurden zwei
fiir die kardiale Bildgebung spezialisierte Rekonstruktionskernel (standard [CB] und
standard mit Kantenbetonung [ XCB]) verwendet, was in insgesamt n=480 Bilddatensit-
zen resultierte. Fiir 9 vordefinierte Segmente wurde aus Dichtemessungen in Koronarar-
terien und dem unmittelbar angrenzenden Hintergrund sowie aus Rauschmessungen in
der Aorta ascendens die objektive Bildqualitdt in Form des Kontrast-Rausch-Verhéltnis
(CNR) ermittelt. Die subjektive Bildqualitit wurde bei 11 Datensitzen auf einer 4-
Punkte-Skala mit Hinblick auf ,natiirlichem* Bildeindruck und rauschbedingte Artefak-
te als Hauptkriterien von 3 Radiologen mit unterschiedlicher Erfahrung in der Beurtei-

lung der CCTA bewertet.

Das mittlere Dosis-Lingen-Produkt der CCTA betrug 124 + 46 mGy-cm ent-
sprechend einer effektiven Dosis von 1,7 £ 0,7 mSv (nach ICRP 60 mit Umrechnungs-
faktor k=0,014 mSv/mGy-cm). Mit jeder steigenden Stufe der IR wurde das mittlere
CNR im Vergleich zu FBP signifikant verbessert, wobei die beste objektive Bildqualitit
bei hochster IR-Stufe (iDose®-Stufe 80) erzielt wurde. Dagegen wurde die subjektive
Bildqualitiit bei mittlerer IR-Stufe (iDose®-Stufe 50) am besten bewertet. Verglichen
mit FBP war das Bildrauschen deutlich reduziert, wihrend im Vergleich mit hoheren

IR-Stufen der Bildeindruck ,,natiirlicher* und weniger artefaktbehaftet war.
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Obwohl der CB-Kernel hohere CNR-Werte aufwies, erhielt der stirker rauschbehaftete,
aber stérker kontrastbetonende XCB-Kernel bessere subjektive Bewertungen. Durch die
Verwendung von Multi-Resolution verbesserten sich objektive und subjektive Bildqua-
litét, letztere jedoch nur bei Verwendung des XCB-Kernels, wihrend Multi-Resolution
in Verbindung mit dem weicheren CB-Kernel zu einer schlechteren subjektiven Bewer-
tung fiihrte. Die objektive Bildqualitiit verbesserte sich mit zunehmender iDose®-Stufe,
die beste subjektive Bildqualitit wurde wegen der geringeren Artefakte und dem ,,natiir-
licheren* Bildeindruck jedoch in der mittleren Stufe der iterativen Rekonstruktionstech-
nik unter Verwendung von Multi-Resolution und dem XCB-Kernel (iDose® 50 MXCB)

erzielt.
Zusammenfassend verbesserte sich die objektive Bildqualitit in dem theoretisch

prognostizierten Ausmall, wihrend die subjektive Bildqualitdt durch den gegenldufigen

Effekt eines zunehmend kiinstlichen Bildeindrucks eine Grenze erreicht.
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