12 Rontgendiagnostik
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12.1 Grundlagen der
Rontgendiagnostik

Rontgenlicht, also elektromagnetische Strahlung mit
Wellenldngen < 10 nm, kann Gewebe teilweise
durchdringen. Dies gehort zu den wichtigsten Vor-
aussetzungen fiir Anwendungen in der medizini-
schen Diagnostik.

12.1.1 Historische Entwicklung

Unmittelbar nach der Entdeckung der “neuen Art
von Strahlung” durch Wilhelm Conrad Rontgen am
8. November 1895 wurde die Bedeutung der Ront-
genstrahlen fiir die Medizin erkannt. Sehr kurze Zeit

nach den ersten Veroffentlichungen setzte die prakti-
sche Anwendung der Rontgenstrahlung in der Medi-
zin ein. Die wichtigste Grundlage ist die hohere Ab-
sorption von Rontgenstrahlung durch Knochen ge-
geniiber weichem Gewebe. Dies liegt im Wesentli-
chen am in den Knochen enthaltenen Kalzium, wel-
ches eine hohere Ordnungszahl und damit eine hohe-
re Absorption aufweist, als die leichteren Elemente,
welche in Weichteilen dominieren.

Die technische Ent-
wicklung der Ront-
gendiagnostik ist
durch markante Neue-
rungen in groferen
zeitlichen  Abstidnden
gekennzeichnet. 1917
fiihrte Coolidge! die
Hochvakuumr6hre

mit geheizter Kathode
ein und um 1925
wurde die bendtige
Hochspannung in
Rontgengeneratoren
durch  Wechselstrom-
transformatoren und Gleichrichterrohren erzeugt.
Um 1950 wurden elektronenoptische Rontgenbild-
verstirker in Kombination mit einem Fernsehsystem
eingesetzt. Der nichste grofe Schritt folgte 1973
mit der Einfithrung der Computer-Tomographie von
Hounsfield. Um 1980 wurden digitale Techniken
eingefiihrt, die digitale Subtraktions-Angiographie
und die digitale Lumineszenzradiographie. Seit
2000 werden zunehmend digitale Festkorper-
Flichendetektoren fiir Rontgenaufnahmen und
Rontgendurchleuchtung eingesetzt.

Abbildung 12.1: Wilhelm
Rontgen

IWilliam David Coolidge (1873 — 1975)
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12.1.2 Begriffe

Eine Rontgeneinrichtung Diagnostik umfasst die
Gesamtheit aller technischen Mittel, die zur Unter-
suchung eines Patienten mit Rontgenstrahlung ein-
gesetzt werden. Die wesentlichen Komponenten sind

ein Rontgengenerator, der die Hochspannung
von etwa 30 bis 150 kV erzeugt, schaltet und
regelt, bei bis zu 1.5 A Rohrenstrom;

der Rontgenstrahler, der die Rontgenstrah-
lung erzeugt und Filter sowie Blenden enthiilt;

das Rontgenanwendungsgeriit, das zur Lage-
rung des Patienten dient und die Einstellung der
Rontgenstrahlung und des Rontgenbildwand-
lers moglich macht;

der Rontgenbildwandler, der die Umwand-
lung des Strahlungsbildes in ein sichtbares Bild
durchfiihrt.

Als Rontgenbilderzeugungssystem fasst man
alle Komponenten zusammen, die unmittelbar
an der Entstehung des sichtbaren Rontgenbil-
des beteiligt sind.

Es gibt zwei Typen von Bilderzeugungssystemen.
Der Projektionsradiographie liegt die Zentralpro-
jektion zu Grunde, das Bild wird durch direkte
Wandlung der Messdaten gewonnen. Der andere Typ
sind rekonstruktive Bilderzeugungssysteme (sie-
he CT), in der die Bildinformation verschliisselt in
den Messdaten enthalten ist und deshalb rekonstru-
iert werden muss.

12.1.3 Projektionsradiographie

Rontgenstrahlen konnen nur schwer fokussiert wer-
den, da sich in diesem Frequenzbereich die Bre-
chungsindizes der meisten Materialien nur wenig
von eins unterscheiden. Rontgenaufnahmen benut-
zen deshalb die Zentralprojektion als Abbildungs-
prinzip (Abbildung 12.2).

Streustrahlen-
raster

\

Strahlungs-

ZZVZTTTTTTTITTTINNN N
Bildwandler

L/

|

Abbildung 12.2: Prinzip der Projektionsradiogra-
phie.

Dafiir benotigt man eine Rontgenquelle, welche im
Idealfall eine Punktlichtquelle darstellt. Die davon
ausgehende Strahlung durchdringt das abzubildende
Objekt. Dahinter wird als Funktion des Ortes die auf-
treffende Intensitit oder Dosis gemessen. Als Dosis
wird die von der ionisierenden Strahlung pro Mas-
seneinheit deponierte Energie bezeichnet. Die Ein-
heit ist Gray Gy:=J/kg.

Dosisprofil

Abbildung 12.3: Entstehung des Dosisprofils.

Die auf dem Rontgendetektor auftreffende Energie
ist im Idealfall die Differenz zwischen der abge-
strahlten und der im Objekt deponierten Energie.
Das Bild stellt somit die zweidimensionale Dosis-
verteilung dar.

Die Energie, die nicht transmittiert wird, wird ent-
weder gestreut oder absorbiert. Damit setzt sich der
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lineare Abschwichungskoeffizient it aus dem Streu-
koeffizienten & (bei Richtungsidnderung) und dem
Absorptionskoeffizienten 7 zusammen: g4 = 6 +
7. Dabei entspricht der Streukoeffizient der Wahr-
scheinlichkeit fiir eine Richtungsidnderung des Pho-
tons, wihrend der Absorptionskoeffizient die Wahr-
scheinlichkeit beschreibt, dass die Strahlung vom
Gewebe absorbiert wird.

12.1.4 Absorptionsquerschnitt und
Eindringtiefe

Wie in Kapitel 11 diskutiert, kann die Intensitits-
abnahme fiir elektromagnetische Strahlung in guter
Néherung iiber das Lambert-Beer’sche Gesetz be-
schrieben werden:

I=Iye ™,

Der Schwichungskoeffizient entspricht somit der in-
versen Eindringtiefe:

o e gl
N “dxlpe " dxeHx
Jo Jo
w1
u u

Die mittlere freie Weglidnge von 1 MeV-Photonen in
Wasser betrigt (x) = 1/u = 14,4cm. Damit ergibt
sich der Wirkungsquerschnitt

6(H0, IMeV) =2,1-10"8m? =2, Ib.

Der Schwichungskoeffizient p ist im Allgemeinen
eine Funktion des Ortes, p(x). Damit wird die Inten-
sitdtsabnahme

[ = Ipe ™l Hx, (12.1)

Die Wechselwirkung der Rontgenstrahlen mit dem
Gewebe erfolgt iiber die Elektronendichte. In erster
Néherung ist der Schwichungskoeffizient deshalb
proportional zur Dichte p des Materials:
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Die Eindringtiefe hiangt auerdem von der Energie
& der Photonen ab. Rontgenaufnahmen erfolgen iib-
licherweise nicht mit monoenergetischen Strahlen,
sondern mit einer Verteilung von Photonenenergien
(— Kap. 12.2.4). Damit muss Gleichung (12.1) ver-
allgemeinert werden zu

> dly

dly — prow (s xdx g o
) déoe .

I =

Die unterschiedliche Absorption unterschiedlicher
Wellenlingen fithrt dazu, dass Strahlung mit niedri-
ger Energie schneller absorbiert wird. Tiefer im Ge-
webe ist deshalb die mittlere Photonenenergie hoher.
Man bezeichnet dies als Aufhértung des Strahls. Als
Beispiel sollen folgende Zahlen angenommen wer-
den: Die Energiedichte dly/d& sei beim Eintritt ins
Gewebe fiir fiir Photonen mit der Energie 0,1 MeV
und 1 MeV gleich. Die Schwichungskoeffizienten
seien 6,5 m~! fiir Photonen mit 1 MeV und 20 m~!
fiir 0,1 MeV. Nach einer Distanz von 10 cm sind
dann die Intensititen auf 52 % fiir die 1MeV Pho-
tonen reduziert und auf 13 % fiir 0,1 MeV. Photonen
mit niedrigerer Energie sind praktisch nicht mehr
vorhanden.

Die unterschiedliche Absorption bietet auch die
Moglichkeit, iiber eine geeignete Wahl der Wellen-
lange(n) den Kontrast zu optimieren.

12.2 Rontgenquellen

Fiir die Erzeugung von Rontgenstrahlen benutzt man
schnelle Elektronen, deren kinetische Energie in ei-
nem metallischen Anodenmaterial zum Teil in kurz-
wellige elektromagnetische Strahlung umgewandelt
wird. Die entsprechenden Gerite werden als Ront-
genrohren bezeichnet.

12.2.1 Aufbau einer Rontgenrohre

Wie in Abb. 12.4 gezeigt, besteht eine Rontgenrdhre
aus einer Hochvakuumrohre, in der sich eine beheiz-

84



12 Roéntgendiagnostik

Hochvakuumrdhre, Réntgenstrahlung
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Abbildung 12.4: Schema einer Rontgenrdhre.

bare Kathode und eine Anode befinden. Zwischen
Kathode und Anode liegt eine Spannung von etwa
10 bis 150 kV und es flieit ein Strom von 1 bis 2000
mA.

Wenn die Kathode aufgeheizt wird, steigt im Metall
der Anteil der Elektronen, deren Energie hoher ist
als die Austrittsenergie und es setzt die thermische
Elektronenemission ein.
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Abbildung 12.5: Fermi-Dirac Verteilung fiir ver-
schiedene Temperaturen und Aus-
trittsarbeit aus dem Metall.

Die dadurch emittierte Stromdichte wird beschrie-
ben durch die Richardson-Formel:

je=AgT2e W/ksT (12.2)

Ao ist eine Materialkonstante (Richardson-Kon-
stante), T die Temperatur und W die Austrittsarbeit,
die geleistet werden muss. Durch die Hochspannung
werden die herausgeldsten Elektronen beschleunigt
und an der Anode wird die Rontgenstrahlung er-
zeugt (Bremsstrahlung und charakteristische Strah-
lung, siehe spiter).

Der Wirkungsgrad 7 einer Rontgenrohre ist defi-
niert als das Verhiltnis von ausgehender Rontgenlei-
stung Pr = Jg.s und aufgewendeter elektrischer Lei-
stung P, = I[4Ux (I4: Anodenstrom, Us: Anodenspan-
nung):

_ Pr - Jges

P, LUy

Experimentell hat sich herausgestellt, dass der Wir-
kungsgrad einer Rontgenrdhre linear mit der An-
odenspannung U, und mit der Ordnungszahl Z des
Anodenmaterials zunimmt:

nN=a-UsZ mita~ 1077V, (12.3)

Daraus folgt, dass die Strahlungsleistung einer Ront-
genrohre proportional ist zur Kernladungszahl Z des
Anodenmaterials, zum Rohrenstrom / und zum Qua-
drat der Rohrenspannung,

Joes =N Us = o0 ZI14 U3,

12.2.2 Elektrodenmaterial

Um einen guten Wirkungsgrad zu erhalten, sollte das
Anodenmaterial die folgenden Kriterien erfiillen:

* hohe Ordnungszahl,
* hohe Schmelztemperatur,
* hohe Wirmeleitfahigkeit.

Die Ordnungszahl Z geht nach Gleichung (12.3) li-
near in den Wirkungsgrad ein. Ein Anodenmaterial
mit hohem Z ist deshalb vorteilhaft. Fiir 100 keV
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Elektronen und Wolfram (Z=74) ergibt dies einen
Wirkungsgrad von

nw ~10°-74-107° ~ 0,74 %.

Der grofite Teil der zugefiihrten Energie wird somit
nicht in Strahlung, sondern in Warme umgewandelt,
Weil diese abgefiihrt werden muss, wird eine gute
Wirmeleitfahigkeit bendtigt.

Andere Materialien werden vor allem dann gewéhlt,
wenn eine bestimmte charakteristische Strahlung be-
notigt wird. Ein Beispiel ist Molybdin in der Mam-
mographie.

Fiir das Kathodenmaterial gilt dhnliches, aber hier
ist die Ordnungszahl des Materials nicht wichtig,
sondern die Austrittsarbeit, die in die Richardson-
Formel (12.2) eingeht. Das Kathodenmaterial sollte
eine

¢ kleine Austrittsarbeit,
* hohe Schmelztemperatur,
* hohe Wirmeleitfiahigkeit

besitzen. Das bevorzugte Anoden- und Kathodenma-
terial ist wegen dieser Kriterien Wolfram (Z = 74).
Es besitzt die hochste Schmelztemperatur aller Me-
talle (3680 K), eine relativ hohe Wirmeleitfihigkeit
von 1.3% und eine relativ geringe Austrittsarbeit
von 4.5 eV. Die Richardsonkonstante Ag betrigt fiir
Wolfram 60%.

12.2.3 Strahlung

Die Rontgenstrahlung entsteht durch das Auftreffen
der beschleunigten Elektronen auf die Anode. Den
tiberwiegenden Teil ihrer kinetischen Energie iiber-
tragen die Elektronen durch die Wechselwirkung mit
den Hiillenelektronen auf das Gitter des Anodenma-
terials, das sich dadurch erwirmt.

Auflerdem werden die Elektronen im Feld der Atom-
kerne abgelenkt. Beschleunigte Ladungen erzeugen

Einfallendes 2
Elektron ,

abgelenktes
Elektron

4
charakteristische
Strahlung

Abbildung 12.6: Entstehung der Rontgenstrahlung

elektromagnetische Strahlung, welche in diesem Fall
als Bremsstrahlung bezeichnet wird.

Nur ein kleiner Teil der Elektronen gelangt so nah
an den Kern, dass sie ihre gesamte Energie bei ei-
nem Stof} in ein Photon umwandeln. Der grofite Teil
wird durch den Kern nur leicht abgelenkt und emit-
tiert deshalb ein Photon mit geringerer Energie. Der
langwellige Teil der emittierten Strahlung wird im
Anodenmaterial absorbiert und in Wirme umgewan-
delt. Das Gleiche gilt fiir den Anteil der kinetischen
Energie, welcher durch die StoBprozesse in kineti-
sche Energie von gebundenen Elektronen und Ker-
nen umgewandelt wird.

Abbildung 12.7: Winkelabhiingigkeit der Brems-
strahlung.

Die Beschleunigung der Elektronen fiihrt zu einer
Abstrahlung, welche in nichtrelativistischer Néhe-
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rung senkrecht zur Flugbahn erfolgt (Hertz’scher Di-
pol). Der Dipol der abgestrahlten Energie wird durch
relativistische Effekte “nach vorne” gebogen (siehe
Abbildung 12.7). Die Elektronen werden im Kern-
feld jedoch abgelenkt, so dass die Flugrichtung von
der Einfallsrichtung des Strahls abweicht. Gemittelt
tiber viele verschiedene abgelenkte Flugbahnen er-
gibt sich so eine weitgehend isotrope Winkelvertei-
lung der Bremsstrahlung (sieche Abb. 12.8).

Abbildung 12.8: Winkelverteilung der
strahlung.

Rontgen-

Nur in demjenigen Winkelbereich, in dem die Strah-
lung, fast parallel zur Anodenoberfliche austritt,
wird sie durch Selbstabsorption geschwicht (Heel-
Effekt).

12.2.4 Spektrum der Bremsstrahlung

Die Rontgenstrahlung enthilt unterschiedliche Fre-
quenzen. Die Verteilung wird durch die spektrale
Leistungsdichte J, := % beschrieben. Die Gesamt-
leistung entspricht dem Integral Joo; = f0°° avl,.

Die spektrale Verteilung der Bremsstrahlung kann
man anhand eines sehr einfachen Modells ableiten.
Erfolgt die Umwandlung der kinetischen Energie
der Elektronen in elektromagnetische Energie fiir je-
des Elektron unabhingig, so ist die groitmogliche
Frequenz bei gegebener Anodenspannung U, da-
durch bestimmt, dass die gesamte kinetische Energie
&in = eUy des Elektrons in die Energie eines Pho-
tons umgewandelt wird:

(g;cin

hvmax = (gakin — Vinax = 7

Atom im Anodenmaterial

einfallende ',
Elektronen 3
Nahe beim Kern:
mittlere
Photonenenergie
Kollision mit Kern:
maximale

Photonenenergie ;
9 Weit vom Kern:

geringe Photonenenergie

unterschiedli-
in der

Abbildung 12.9: Entstehung  von
chen Photonenenergien
Bremsstrahlung.

Dies geschieht nur in den seltenen Féllen, wenn das
Elektron direkt auf einen Kern trifft. In den meisten
Fillen fliegt es in einem gewissen Abstand am Kern
vorbei und wird dabei abgelenkt. Diese Beschleuni-
gung erzeugt ein Photon mit niedriger Energie, wih-
rend das Elektron mit entsprechend reduzierter Ge-
schwindigkeit weiter fliegt.
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Abbildung 12.10: Bremsstrahlungsspektrum. Links:
Eine Wechselwirkung; rechts:
viele Wechselwirkungen in Folge.

Ein gutes Modell ist, dass bei einem einzelnen
Wechselwirkungsprozess jeder Energieverlust fiir
das auftreffende Elektron gleich wahrscheinlich ist.
Dann erhilt man fiir den einzelnen Streuprozess ein
Spektrum, das bis zur maximalen Frequenz V.
konstant ist und oberhalb verschwindet. Die Energie
des Elektrons wird dabei um den Betrag der Photo-
nenenergie reduziert. Beim nichsten Streuprozess ist
entsprechend die maximale Frequenz geringer.
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Abbildung 12.11: Spektrale Verteilung der Brems-
strahlung im  Frequenzraum
(links) und als Funktion der
Wellenlinge (rechts).

Summiert man iiber alle aufeinanderfolgenden
Streuprozesse, so erhdlt man ein Spektrum J, =
%, bei dem die Leistungsdichte mit zunehmender
Frequenz abfillt und bei Vv, verschwindet. Dar-
aus folgt, dass die Bremsstrahlung ein kontinuierli-
ches Spektrum besitzt, dessen obere Grenzfrequenz
proportional mit der Beschleunigungsspannung an-
steigt, wie in Abbildung 12.11 links dargestellt.
Die maximale Photonenenergie entspricht der kineti-
schen Energie der Elektronen. Umgerechnet in Wel-
lenldngen erhélt man

1,24

= GmlkeV]

A'min

Daraus erhélt man auch die Spektraldichte J; = %
als Funktion der Wellenlidnge, indem man dv =
—s2dA verwendet (siehe Abb. 12.11 rechts). Al-
lerdings wird der lingerwellige Anteil bereits im
Anodenmaterial teilweise absorbiert. Die gemesse-
ne Verteilung enthilt deshalb weniger weiche Strah-
lung.

12.2.5 Charakteristische Strahlung

Es gibt einen weiteren Wechselwirkungsmechanis-
mus, der zur Emission von Rontgenstrahlung fiihrt.

Wird beim Stof des auftreffenden Elektrons im An-
odenmaterial ein Atom ionisiert, also eine Hiillen-
elektron herausgeschlagen, dann wird die so erzeug-
te Liicke durch ein Elektron aus einer dufleren Scha-
le gefiillt. Dabei entsteht charakteristische Ront-
genstrahlung. Wenn ein Elektron aus der K-Schale
entfernt wurde, dann wird die nachfolgende charak-
teristische Strahlung K-Strahlung genannt. Je nach
Ubergang aus der L-, M- oder N-Schale wird sie als
Ko, Kg, Ky, ... -Strahlung bezeichnet. Dieser Prozess
ist analog zur Emission von sichtbarem Licht, auler
dass dort die Ubergiinge zwischen #uBeren Schalen
stattfinden, welche weniger stark gebunden sind, so
dass die entsprechenden Energien sehr viel geringer
sind: im optischen Bereich handelt es sich um weni-
ge eV, im Rontgenbereich um keV.

o

] l 0,5 N-Schale
] M, 2,3 M-Schale
_5_
>
L
13
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S 5 T 11,3 L-Schale
c a B
T =}
15
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7 &
5
>
T \A A4
70 K, K KY 69,5 K-Schale

Abbildung 12.12: Charakteristische Strahlung am
Beispiel des Energieniveaudia-
gramms von Wolfram.

Abb. 12.12 zeigt das Energieniveau-Diagramm von
Wolfram (Z = 74) und die daraus entstehenden Li-
nien. Damit die Ky-Strahlung mit etwa 58 keV
emittiert werden kann, muss das auftreffende Elek-
tron mindestens eine Energie von ungefihr 70 keV
besitzen. Fiir unterschiedliche Elemente kann man
die Energie der Ky-Strahlung mit Hilfe des Mose-
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ley’schen Gesetzes” abschiitzen:

3k

1 (Z—-1)%.

VK,

a

Hier ist R.. = 3.29- 10 s~! die Rydberg-Konstante
und Z die Ordnungszahl. Die reduzierte Kernla-
dungszahl kann dabei so interpretiert werden, dass
das verbleibende Elektron in der K-Schale den Kern
teilweise abschirmt.
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Abbildung 12.13: Ubersicht iiber die Lage der K-,
L- und M-Linien und -absorpti-
onskanten.

Im Bereich der harten Rontgenstrahlung liegen nur
die Kq-Linien. Der Anteil der charakteristischen
Strahlung an der gesamten Strahlungsenergie liegt
bei 5-10 %. Sie spielt in der Rontgendiagnostik ei-
ne untergeordnete Rolle. In der Mammographie ver-
wendet man gerne die charakteristische Strahlung
von Molybdin (Z=42, K, =~ 20keV) oder Rhodium
(Z=45), welche einen guten Bildkontrast zeigt fiir
die Mikrokalzifizierungen, die diagnostisch wichtig
sind.

ZHenry Gwyn Jeffreys Moseley (1887 - 1915)
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Abbildung 12.14: Typisches Spektrum einer diagno-
stischen Rontgenrdhre.

Abbildung 12.14 zeigt ein typisches Spektrum ei-
ner diagnostischen Rontgenrohre, bestehend aus ei-
nem Kontinuum mit zusitzlichen charakteristischen
Linien. Der Abfall der Leistungsdichte bei niedri-
gen Photonenenergien gegeniiber dem Bremsstrah-
lungsspektrum im Vakuum kommt daher, dass in
der Rontgendiagnostik immer Aluminiumscheiben
als Filter vor die Rontgenrohre gestellt werden. Die
weiche Rontgenstrahlung wird auf diese Weise ab-
sorbiert. Sie wiirde im Korper vollstindig absor-
biert werden und triige daher nichts zum Rontgen-
bild bei, wiirde aber die Strahlenbelastung des Pa-
tienten erhohen. Als Gesamtfilterung ist gesetzlich
vorgeschrieben: bis 60 kV: 2 mm Aluminium; bis 80
kV: 3 mm Aluminium; bis 120 kV: 4 mm Alumini-
um.

12.2.6 Drehanode

Die gesamte Strahlungsleistung ist proportional zum
Anodenstrom und zum Quadrat der Beschleuni-
gungsspannung,

P o IZUZ.

Der Wirkungsgrad nimmt somit mit der Beschleuni-
gungsspannung zu. Er bleibt aber unter 1%; fast die
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gesamte elektrische Leistung wird deshalb in Warme
umgewandelt und muss aus der Rontgenrohre abge-
fiihrt werden, damit diese nicht beschiadigt wird.

Klassische Rontgenréhre:

Drehanoden-Réntgenrdhre:

-
‘ﬁIL

Rontgenstrahler-
Einheit (Siemens)

Nennspg.: 150 kV
Leistung: 30/50 kW
Anoden-Neigungsw.: 16°
Eigenfilterung:

2,5 mm Al/ 80 kV

Abbildung 12.15: Rontgenrdhren.

Fiir besonders hohe Strahlungsleistung verwendet
man deshalb Drehanoden. Abbildung 12.15 ver-
gleicht eine klassische Rontgenrdhre mit einer
Drehanoden-Rontgenrdhre. Zusitzlich ist eine mo-
derne Rontgenstrahlereinheit abgebildet.

Anschluss Hochspannungskabel
Rohrengehause . B
(Glas, Keramik, Metall) Rohrenschutzgehause

mit Bleimantel

Drehanode

Stator zum Antrieb der Anode

Rotor

Ol:  Hochspannungsschutz
+ Wérmeabfuhr

geheizte

Kathode
trittsfenster

Abbildung 12.16: Bauform eines typischen Ront-
genstrahlers.

Abb. (12.16) zeigt den Aufbau einer solchen Ein-
heit. Die Rontgenrohre ist in ein Rohrenschutzge-
hiuse eingebaut. Es schirmt die aus der Anode aus-
tretende Rontgenstrahlung ab und lédsst nur das Nutz-
strahlungsbiindel aus dem Fenster treten. Die Olfiil-
lung zwischen Schutzgehiduse und Rohre dient dem
Hochspannungsschutz und der Wirmeabfuhr. Durch

das Drehen der Anode wird die im Rontgenfokus
entstehende Wirme auf ein moglichst groBes Volu-
men verteilt. Typische Drehzahlen liegen bei rund
3000 bis 10000 Umdrehungen pro Minute.

Anode
|, o \

| £
!

/ [Kathode

/

Projizierter
) \~ Fokus N
,/"
”

1 \‘u

Abbildung 12.17: GroBe des Elektronenstrahls auf
der Anode, Anodenwinkel und
projizierter Fokus.

Eine VergroBerung des Fokusbereichs auf der An-
ode erlaubt einen groferen Strom und damit eine ho-
here Leistung, vergroBert aber auch die Quelle der
Rontgenstrahlung und reduziert damit die erreichba-
re Auflosung. Die effektive Grofle der Quelle kann
wieder reduziert werden, indem man den Anoden-
winkel reduziert. Dies fiihrt allerdings wiederum zu
einer schlechteren Ausleuchtung.

Als Beispiel betrachten wir eine Anode mit einem
Winkel 6 von 20 Grad und einem Fokus von £ x b =
4 mm x 1,2 mm. Die effektive projizierte Linge ¢,
betrigt

¢, =1{sin@ =4mm-0,342 ~ 1,4mm.

Der projizierte Fokus hat damit die Mafle 1,2 x 1,4
mm?. Wird der Anodenwinkel auf 10 Grad reduziert,
so reduziert sich der projizierte Fokus auf 1,2 x 0,7

l’IlIIl2 .

12.2.7 Filter und Blenden

Der Rontgenstrahl der Anode wird sowohl im Fre-
quenzraum wie im Ortsraum auf die Untersuchung
angepasst. Im Frequenzraum wird meist mit Hilfe
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eines Filters der niederenergetische Teil des Spek-
trums eliminiert, da diese im Korper fast vollstindig
absorbiert wiirde und damit praktisch keinen Bei-
trag zum Bild leisten, sondern nur die Strahlenbela-
stung des Patienten erhthen. Damit verschiebt sich
das Maximum und die mittlere Energie zu héheren
Werten; man sagt die Strahlung wird hérter. Typi-
scherweise hat das Spektrum deshalb ein Maximum
bei etwa 0,3 Viax - .. 0,5 Vs

—— Strahlenfeld
) —— Lichtfeld
Spiegel
Zusatzfilter Bleiblenden
4
Rontgenstrahler  Lampe Objekt

Abbildung 12.18: Lichtvisiertiefenblende.

Um das Nutzstrahlenbiindel auf die gewiinschte Gro-
e zu begrenzen, sind Blenden im Rontgenstrahler
eingebaut. Um die GroBe und Lage des Strahlungs-
feldes vor der Anwendung erkennen zu kénnen, wird
durch einen Spiegel eine virtuelle Lichtquelle in die
Position des Rontgenfokus gebracht, die ein Licht-
feld auf dem Objekt erzeugt, welches das Strah-
lungsfeld markiert (Abbildung 12.18).

12.3 Bildqualitat

12.3.1 Kontrast

Zu den wichtigsten Qualitdtsmerkmalen eines Ront-
genbildes gehort der Kontrast. Wenn Dy und D; zwei
benachbarte Dosiswerte im Dosisprofil sind, dann ist
eine sinnvolle Definition des Kontrastes

|D1 — Dy

A (12.4)

Hoher Kontrast

Abbildung 12.19: Unterschiedlicher Kontrast.

Geringer Kontrast wegen Unschérfe
durch Halbschattenbildung und
Streuung

Geringer Absorptionskontrast zwischen
Objekt und Matrix

Die gemessene Dosis wird bestimmt durch die trans-
mittierte Intensitdt. Bei zwei Pixeln mit mittleren
Abschwichungskoeffizienten 4 und g sind die In-
tensitédten

IA = I()e_“Ax IB = I()e_qu.
Thre Differenz ist

Iy —Ip I()(eiqu — efuﬂx)

Tpe 4% (1 — 721,

mit AL = g — Ua.

0.03
e HAT _ o—HBT
%
© 0.02
c na = 1,0
S 4
=1,1
0.0H He =2
G T T T T T
0 1 2 3 4 5
Dicke x

Abbildung 12.20: Intensititsdifferenz als Funktion
der Dicke des Objekts.

Wie in Abb. 12.20 gezeigt, verschwindet die Inten-
sitatsdifferenz fiir sehr diinne und sehr dicke Objek-
te. Sie erreicht ein Maximum wenn die Dicke etwa
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der mittleren Absorptionslinge entspricht, x = 1/[i.
Man wihlt deshalb sinnvollerweise eine Photonen-
energie, bei der dieser Wert niherungsweise erreicht
wird. Der Betrag des Maximums liegt bei etwa

[{max ~ .

Betrachtet man anstelle der Intensitéitsdifferenz den
normierten Kontrast (12.4), so nimmt dieser mono-
ton zu, bis er bei sehr dicken Objekten den Wert
C — 1 erreicht. Allerdings ist dann das Signal so ge-
ring, dass es nicht mehr vom Rauschen unterscheid-
bar ist.

12.3.2 Informationsindex

Kontrast ist nur dann von diagnostischem Nutzen,
wenn er hoher ist als das Rauschen. Dieses wieder-
um héngt von der Zahl N der absorbierten Ront-
genquanten ab. Man betrachtet deshalb hiufig das
Verhiltnis von Kontrast zu Rauschen. Als Funktion
der Zahl der Photonen wird der normierte Kontrast
(12.4)

K:

AN
Wv
mit AN als Differenz der absorbierten Photonen in
den beiden Pixeln und N der mittleren Zahl. Auf-
grund der Poisson-Statistik variiert die mittlere Pho-
tonenzahl um ¢ = /N. Einen brauchbaren Kon-
trast erhilt man, wenn die Differenz AN deutlich
grofer ist als die statistischen Schwankungen, also
AN > 5v/N, wobei der Wert 5 willkiirlich gewihlt
wurde. Ein nutzbarer Kontrast muss demnach grofer
sein als

5V/N 5

N VN’
Hier wurde angenommen, dass das Rauschen nur aus
Poisson-Rauschen besteht.

Kmin =

Bei einer gegebenen Strahlungsdichte n ist die Zahl
N der in einem Pixel absorbierten Photonen propor-
tional zur Fliche des Pixels, N = nd?, mit d der Sei-
tenliinge des Pixels. Damit ist /N = ¢ = /nd und
der minimal notwendige Kontrast

5
dy/n’
Offenbar sind also Kontrast, Pixelgrofie und die be-
notigte Intensitdt miteinander verbunden. Lost man

Gleichung (12.5) nach der notwendigen Strahlungs-
dichte n auf, erhilt man

Konin = (12.5)

52
= PK

min

n

Benotigt man z.B. einen Kontrast von 1 % und be-
triagt die Pixelgrofe d = 0,1 mm, so bendtigt man
mindestens

52 52
n = =
d’K2,, (0,1mm)* 0,012
= 25-10°mm™?

absorbierte Photonen pro Flidcheneinheit, damit der
Kontrast das Schrotrauschen iibersteigt. Vergrofert
man die PixelgroBe d, so wird offenbar das Kon-
trast/Rauschen Verhiltnis groBer oder die benotigte
Dosis kleiner, aber die Auflésung geringer.

Um ein Mab fiir die Qualitit eines Bildes zu erhal-
ten, welches nicht von der Wahl der Pixelgrofe ab-
hingt, kann man den Informationsgehalt

11

H=—"=
Kmin d

betrachten. Bei K,,,;;, = 1 % und d = 0,1 mm ist somit
H = 1000mm . Als Funktion der Dosis erhilt man
somit einen maximalen Wert von H o< v/D.

Nicht-ideale Systeme, wie z.B. Detektoren mit end-
licher Quantenausbeute und zusitzlichem Rauschen
reduzieren den Wert. Abb. 12.21 vergleicht die Wer-
te, die von bestimmten Detektoren erreicht werden,
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# Quanten / mm?

4 5 6 7
1000 10 10 10 10

&
100 & o

A : Rontgenbildverstarker
B : Verstarker-Folien

C: einfacher Rontgenfilm
D : Xerographie

E:CT

Informationsindex H [mm-1]
)
L

01 1 10 100 1000

Dosis [uGy/mm?2]

Abbildung 12.21: Informationsindex H: reale und
ideale Werte.

mit dem theoretischen Wert. Hier wurde angenom-
men, dass die Anodenspannung 80 kV betrigt.

Eine weitere wichtige Ursache fiir reduzierten Kon-
trast ist die Streustrahlung, also der Anteil der Strah-
lung, die im Gewebe gestreut aber nicht absorbiert
wird. Sie erzeugt einen gleichférmigen Hintergrund
und damit einen reduzierten Kontrast. Details dazu
werden in Kapitel 12.4 diskutiert.

12.3.3 Einige Konsequenzen fiir Bildgebung
mit Photonen

Bei der Bildgebung stellt sich die Frage, welche Pho-
tonenenergien am besten geeignet sind. Folgende
Forderungen fiir eine hohe Qualitit eines Transmis-
sionsbildes sind zu beriicksichtigen:

 Signalhohe. Betrachtet man die Transmission
von Photonen durch eine 10 cm dicke Wasser-
und Knochenschicht, dann liegt die Transmis-
sion bei Energien bis 25 keV bei unter einem
Prozent. Strahlung in diesem Energiebereich
trdgt somit stark zur Dosisbelastung bei, aber
kaum zum Signal. Daher werden nur Energien
hv > 25 keV benutzt. Fiir die Stirke der Wech-
selwirkung sind daher nur der Photoeffekt und
der Compton-Effekt wichtig.

* Kontrast. Der grofite Unterschied der Massen-
schwichungskoeffizienten von Knochen, Fett
und Muskeln besteht bei kleinen Energien. Dort
dominiert der Photoeffekt, dessen Wirkungs-
querschnitt stark von der Kernladungszahl Z
abhingt: op, ~ Z>> (— Kapitel 11.4).

Muskel

— . r
0.01 0.1 1 10
Photonenenergie [MeV]

Absorptionskoeffizient [cm2/g]

Abbildung 12.22: Massenschwichungskoeffizient
von Knochen, Muskeln und Fett
als Funktion der Photonenenergie.

* Raumliche Auflosung. Dies wird durch eine
geringe GroBe des Fokus und einen hochauflo-
senden Detektor erreicht (— Kapitel 12.5).

* Geringe Streustrahlung. Wie schon erwéhnt
entsteht diese durch Compton-Streuung. Strate-
gien zur Reduktion werden in Kap. 12.4 behan-
delt.

Im Kapitel 11 “Radioaktivitit und ionisierende
Strahlung” wurden noch weitere Konsequenzen dis-
kutiert, die sich aus einer Begrenzung der Strahlen-
belastung ergeben.

12.3.4 Wahl der Wellenléinge

Fiir die Rontgenbildgebung wird eine Strahlung be-
notigt, welche den Korper teilweise durchdringen
kann: Es muss geniigend Energie auf dem Detektor
eintreffen, um ein Bild zu erzeugen, und es muss ge-
niigend Strahlung absorbiert werden, damit ein Kon-
trast entsteht. Wie in 12.3.1 gezeigt, wird dieser ma-
ximal wenn ux = 1. Da die Weglénge durch den Pa-
tienten vorgegeben ist, kann der Kontrast nur iiber
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den Schwichungskoeffizienten eingestellt werden.
Dafiir steht die Wellenldnge zur Verfiigung. Wich-
tig ist aber nicht nur dass px = 1, sondern es sollte
auch die Differenz us — pp moglichst grof3 sein.

Intensitat I/lo
N
I
=
(e}

w-

o
N

Dicke x

Abbildung 12.23: Abschwichung fiir zwei unter-
schiedliche Abschwiéchungskoef-
fizienten und Verlauf der Diffe-
renz.

Neben dem Wunsch nach moglichst hohem Kon-
trast, d.h. Iy — Ig — max., gibt es noch weitere Kri-
terien, die bei der Wahl der Wellenldnge zu beriick-
sichtigen sind. So konnte man den relativen Kontrast
maximieren, (Iy —Ig)/(Is + Ig), welcher fiir x — oo
maximal asymptotisch den Wert 1 erreicht, oder man
konnte den Kontrast pro absorbierter Dosis maxi-
mieren; dieser wird bei x — 0 maximal.

Abb. 12.24 zeigt die Dosis, welche bendtigt wird,
um ein Signal-zu-Rausch Verhiltnis von 100 zu er-
reichen, wenn zwischen zwei unterschiedlichen Ge-
weben unterschieden werden soll, als Funktion der
Photonenenergie. Da Knochen leichter von Fett zu
unterscheiden ist als Muskel, ist in diesem Fall die
Dosis geringer. Das Minimum wird erreicht bei ei-
ner Photonenenergie von etwa 50 keV.

Die nétige Dosisbelastung steigt iiberproportional
an, wenn eine dickere Schicht durchstrahlt wer-
den muss. Abb. 12.25 vergleicht die Dosisbelastung
fiir zwei unterschiedliche Gewebedicken. Bei einer
Dicke von 30 cm steigt die Dosisbelastung um rund

Dosis [mGy]

0,1

0.01 T T
0.01 0,1 1
Photonenenergie [MeV]

Abbildung 12.24: Bendétigte Dosis fiir ein Kontrast-
zu-Rausch Verhiltnis von 100 fiir
zwei unterschiedliche Gewebe-
kombinationen, als Funktion der
Photonenenergie.

einen Faktor 50 gegeniiber einer Dicke von 10 cm.

12.3.5 Bildqualitiit, Schirfe

Die Qualitit eines Bildes misst sich an der Qualitit
der diagnostischen Aussage. Sie wird beeinflusst von

* Eigenschaften des abzubildenden Objekts,
* Eigenschaften des Bilderzeugungssystems,
* Bedingungen bei der Bildbetrachtung,

* Leistung des Auswerters.

Die physikalische Abbildungsgiite kann quantifiziert
werden durch

* Bildschirfe

» Kontrast

* Rauschen

* Artefakte

» ggof. zeitliche Auflésung

Eine objektive Beschreibung der Bildschirfe ist
moglich durch die Modulationsiibertragungsfunkti-
on (MUF oder englisch MTF; — Kap. 10.5.2), die
Ubertragungskennlinie und die spektrale Verteilung

94



12 Roéntgendiagnostik

Dosis [mGy]

0,1

0.01 . T
0.01 0,1 1
Photonenenergie [MeV]

Abbildung 12.25: Bendétigte Dosis fiir ein Kontrast-
zu-Rausch Verhiltnis von 100
fiir zwei unterschiedliche Gewe-
bedicken, als Funktion der Photo-
nenenergie.

des Rauschens. Trotzdem ist der Einfluss auf dia-
gnostische Aussagen schwer abzuschitzen, und so
werden Auswerteexperimente gemacht, die die Er-
fahrung der Auswerter mit beriicksichtigt.

Die Bildschirfe ist verbunden mit der Wiedergabe
von Konturen. Eine scharfe Kante fiihrt nicht zu ei-
nem Sprung im Schwirzungsverlauf, das Bild be-
sitzt immer eine Unschirfe im Ubergangsbereich.
Gemessen wird dies durch die Abbildung von Ra-
stern, das visuelle Auflosungsvermdgen wird als An-
zahl Linienpaare pro Millimeter angegeben (Ip/mm).

Ein Beitrag zur Unschirfe des Bildes ist die endli-
che Grofie des fokussierten Elektronenstrahls auf der
Anode, also die GroBle der Quelle der Rontgenstrah-
lung. Ein Fokusdurchmesser f liefert einen Beitrag

OD
fb = fs@

Hier stellt OD die Distanz vom Objekt zum Detektor
dar und QO die Distanz von der Quelle zum Objekt.
Somit werden Objekte unterschiedlich scharf abge-
bildet, je nachdem wie weit sie vom Detektor ent-
fernt sind.

Weitere Beitriige zur Unschirfe liefern

Punktquelle Ausgedehnte Quelle

— /S —
L N ]

Qo
Knochen Knochen
oD
— ——
T

Rontgenfilm mit
scharfen Konturen

Rontgenfilm mit
unscharfen Konturen

Abbildung 12.26: Einfluss einer ausgedehnten Quel-
le auf die Bildschirfe.

¢ Bildwandlerunschirfe durch Lichtstreueffekte
(—Kap. 12.5)

* Bewegungsunschirfe

* Objektunschirfe (Absorptionsunschérfe): Die
Projektion von ausgedehnten Strukturen ergibt
meist einen graduellen Ubergang (siche Abb.
12.27).

Abbildung 12.27: Objektunschirfe.

12.4 Streustrahlung

12.4.1 Problematik

Bei der Wechselwirkung der Rontgenstrahlung mit
dem Objekt wird die Strahlung nicht nur ge-
schwicht, sondern es entsteht auch eine diffuse
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Streustrahlung. Bei den iiblicherweise verwende-
ten Rontgenenergien entsteht diese Streustrahlung
hauptsédchlich durch den Comptoneffekt (— Kap.
11.4), also die Streuung eines einfallenden Rontgen-
photons an freien (schwach gebundenen) Elektro-
nen. Im Gegensatz zur Streustrahlung, welche keine
Information iiber das Material enthélt, wird diejenige
Strahlung, welche auf geradem Weg von der Quelle
zum Detektor lduft, als Nutzstrahlung bezeichnet.

Da die Streustrahlung nicht zur Abbildung beitragt,
reduziert sie den Kontrast des Bildes. Das geschieht
nicht durch eine Verschmierung der Strukturen, son-
dern die Gesamtintensitdt wird angehoben, der Kon-
trast wird also kleiner. Auflerdem steigt das Rau-
schen des Bildes mit der Wurzel aus der Anzahl
der Rontgenquanten pro Bildpunkt an. Daher ist die
einzig wirksame Mafinahme eine Reduzierung der
Streustrahlung im Bild.

Die Streustrahlung reduziert den Kontrast

k- [P1— D
— AN |
Dy +D;

indem sie den Nenner vergrofert. Die Dosis setzt
sich zusammen aus der Nutzstrahlung (Dosis Dy)
und die Streustrahlung (Dosis Dg). In guter Nihe-
rung ist Dg gleichformig liber das gesamte Bild ver-
teilt. Somit ist der Gesamtkontrast

|(Din + Ds) — (Day + Ds) | _ 1
Dy + Ds+ Doy + Ds 1+«

wobei Ky der Kontrast ist, der ohne Streustrahlung
(Ds = 0), also nur auf Grund von Schwichungsun-
terschieden, entstehen wiirde. Der Parameter

2Dy
o=——"
Din + Doy

quantifiziert das Verhéltnis von Streustrahlung zu
Nutzstrahlung. Er hat im Thoraxbereich fiir die {ibli-
chen FeldgroBen einen Wert von etwa o =~ 2, im Ab-
domen typischerweise ¢« =~ 7. Die Strahlung hinter
dem Objekt enthilt also wesentlich mehr Streustrah-
lung als bildwirksame Nutzstrahlung und der Kon-
trast wird erheblich reduziert.

K =

KN?

100 D=30cm
=
£ 80 ———p=20cm
k3] TP
£ 60 D=10cm
S
2 40 D=5cm
>
4
Y 20
0
0 200 400 600 800 1000

FeldgréBe [cm?]

Abbildung 12.28: Anteil der Streustrahlung als
Funktion der FeldgroBe, fiir
unterschiedlich dicke Objekte.

Die Streustrahlung nimmt mit der Groe des be-
strahlten Feldes und mit der Dicke des Objektes zu.
Wie Abb. 12.28 zeigt, kann er bis zu 90% der gesam-
ten Strahlung erreichen.

12.4.2 Streustrahlunterdriickung

Neben der Reduktion des Kontrastes trigt die Streu-
strahlung auch zur Strahlenbelastung bei: sie gelangt
in andere Bereiche des Patienten, die gar nicht im di-
rekten Rontgenstrahl lagen. Das Personal wird durch
Bleifenster und -schiirzen vor der Streustrahlung ge-
schiitzt.

Um eine brauchbare Bildqualitét zu erreichen, muss
deshalb die Streustrahlung unterdriickt werden. Da-
fiir gibt es eine Reihe von moglichen Mafnahmen.
Blenden werden in erster Linie verwendet, um die
Entstehung der Streustrahlung zu reduzieren. Um die
Auswirkung der Streustrahlung auf den Kontrast des
Bildes zu reduzieren, werden Streustrahlenraster
eingesetzt (— Kap. 12.4.3).

Die einfachste MaBnahme zur Reduktion der Streu-
strahlung besteht darin, den Strahl soweit wie mog-
lich einzugrenzen: nur diejenigen Korperteile, wel-
che untersucht werden sollen, diirfen auch mit Ront-
genstrahlung beleuchtet werden.
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Strahl breit Strahl eingegrenzt
Kollimator ;
Objekt Kollimator

Objekt
4

Quelle Detektor Quelle

Detektor

Gestreute Photonen
teilweise detektiert

Gestreute Photonen
werden nicht detektiert

Abbildung 12.29: Streustrahl-Unterdriickung durch
Eingrenzung des Strahls.

Film

Abbildung 12.30: Streustrahl-Unterdriickung durch
vergroBerten Abstand Objekt-
Detektor.

Eine weitere einfache Moglichkeit zur Reduktion
des Streustrahlanteils ist die VergroBerung des Ab-
standes zwischen Objekt und Detektor. Abb. 12.30
zeigt schematisch, wie die diffuse Streustrahlung
dabei wesentlich schneller abnimmt als die Nutz-
strahlung, welche von einer (nahezu) punktférmigen
Quelle kommt.

12.4.3 Streustrahlenraster

Eine weitere Moglichkeit ist der Einsatz von Streu-
strahlenrastern. Damit werden Strahlen, welche
nicht direkt aus der Quelle kommen, auf geometri-

Rontgenstrahler

Streystrahlenraster

durchstrahltes
Objekt

Abbildung 12.31: Wirkungsweise eines Streustrah-
lenrasters.

sche Weise unterdriickt.

/ [N

D

: X

) |

Rasterlamellen Schachtmedium

Abbildung 12.32: Form und geometrische Kenngro-
Ben eines Streustrahlenrasters.

Ein Streustrahlenraster (Abbildung 12.32) wird
durch geometrische Kenngrofien wie den Fokussie-
rungsabstand, die Anzahl der Lamellen pro Lin-
geneinheit und das Schachtverhiltnis charakterisiert.
Typische Werte fiir ein Lamellen-Raster: Die Hohe
der Bleilamellen ist # = 1,4mm bei einer Dicke von
d = 0,07mm. Die Dicke des Schachtmediums zwi-
schen den Lamellen ist D = 0,18 mm, bei einer An-
zahl von 4 Lamellen pro mm. Die weiflen Linien auf
Grund des Rasters verschlechtern die Ortsauflosung
kaum; sie konnen ganz vermieden werden, indem
man das Raster wihrend der Aufnahme hin- und her-
bewegt.

Abb. 12.33 zeigt anhand eines Beispiels, wie die Un-
terdriickung von Streustrahlung zu einem wesentlich
besseren Kontrast fiihrt.

Die wichtigste physikalische Kenngrée eines Streu-
strahlenrasters ist die Selektivitit S := Ty /Ts, das
Verhiltnis der Nutzstrahlungstransparenz 7y und
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75 kV, ohne Raster mit Raster

Abbildung 12.33: 75 kV Rontgenbild mit hohem
Streustrahlanteil (links) und mit
Streustrahlunterdriickung  durch
ein Raster mit Schachtverhiltnis
12:1 (rechts).

der Streustrahlungstransparenz 7s. Als Transpa-
renz wird in diesem Zusammenhang das Verhéltnis
von Dosis (oder Intensitdt) mit Raster zu der Dosis
ohne Raster fiir die jeweilige Strahlungsart genannt.

Durch den Einsatz eines Streustrahlenrasters wird
der Parameter ¢, der das Verhiltnis von Streustrah-
lung zu Nutzstrahlung angibt, um den Faktor 1/S
reduziert. Dadurch verbessert sich der Gesamtstrah-
lungskontrast auf

1
= —Kj.
1+a/s N
S kann Werte von 5 bis 15 annehmen, abhéingig von
der verwendeten Strahlungsenergie und dem Raster.

K

Ein Nachteil der Streustrahlenraster ist, dass sie auch
einen Teil der Nutzstrahlung blockieren. Fiir ein op-
timales Bild muss deshalb die Dauer oder Intensitét
hoher gewidhlt werden, was zu einer Erhohung der
Dosis fiir den Patienten fiihrt.

12.5 Bildwandler

Dieses Kapitel beschreibt die unterschiedlichen
Moglichkeiten, das Dosisprofil in einem Bild fest-
zuhalten.

12.5.1 Rontgenfilm

Die klassische Methode zum Aufnehmen von Ront-
genstrahlung ist der Rontgenfilm. Er besteht aus ei-
ner Trédgerfolie mit Emulsionsschichten vorne und
hinten.

H- Schutzschicht
-~ Emulsionsschicht

AUETITERURRETTRT TR ORI RO RO RO RR ORI O IR

Nl iz
4 R A P AT T R

Haftschicht
" “24 Schichttrager

774 Haftschicht
Emulsionsschicht
Schutzschicht

Abbildung 12.34: Aufbau eines Rontgenfilms.

Die Emulsionsschichten enthalten kleine Silberbro-
mid-Kristalle.

<> < < < & AgbrKomer

b { +r J Belichtung

DO t—ag

- Entwicklung
!- - o o[

4L
[- - o

Fixierung

Abbildung 12.35: Bildentstehung im Rontgenfilm.

Wenn ein Rontgenquant in einem Kristall absorbiert
wird, dann werden Bromidionen oxidiert und es ent-
stehen freie Elektronen:

Br +hv— Br+e .

Diese Elektronen werden an “Keimen” eingefangen
und die benachbarten Silberionen werden zu metal-
lischem Silber reduziert:

Agt+e — Ag.

Dadurch entstehen an den belichteten Stellen Silber-
keime. An diesen Keimen werden durch den Ent-
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wicklungsprozess viele weitere Silberionen redu-
ziert und es entstehen metallische Silberkorner, wel-
che den Film dunkel firben. Das Fixieren 16st iiber-
schiissiges Silberbromid aus der Emulsionsschicht
heraus. Dadurch verliert der Film seine Lichtemp-
findlichkeit.

Der Vorteil von Rontgenfilmen ist die sehr gute
Ortsauflosung von etwa 25 um beim Einsatz von
Silberbromid, da die Kristalle sehr klein sind. Der
Nachteil ist, dass eine hohe Strahlungsdosis bend-
tigt wird, denn nur 1% aller Rontgenquanten werden
durch den Rontgenfilm absorbiert. Das hat zum FEin-
satz von Verstirkerfolien gefiihrt. Rontgenfilme oh-
ne Verstirkerfolien werden nur noch im Zahnront-
gen eingesetzt.

12.5.2 Kontrast und Kennlinie

Die Schwirzung S eines Rontgenfilms (oder Film-
(Verstérker-)Folien-Systems) ist ein logarithmisches
MaB fiir die Transparenz T (= transmittierte geteilt
durch auftreffende Lichtintensitét), also der relativen
Durchlassigkeit des geschwirzten Films fiir Licht:

S = —logyT.

Dieses logarithmische Maf3 ist dem Helligkeitsemp-
finden des menschlichen Auges angepasst, das pro-
portional zum Logarithmus der einfallenden Lichtin-
tensitét ist. AuBerdem ist der Logarithmus der iiber
eine Zeit ¢t eingefallenen Dosis ein Mal} fiir den
Schwichungskoeffizienten y im Gewebe:

() -=(5)-s(2)

mit d der Dicke des Gewebes.

Abbildung (12.36) zeigt eine typische Kennlinie
eines (Film-) Folien-Systems (Schwéarzungskurve).
Der mittlere Anstieg der Schwérzungskurve, die
Gradation

Dy

D

Iot

It

I

1

ud,

58
- logyo(D2/Dr)

nutzbarer Bereich

Schwarzung S

2

1 2
Dosis log(D/Dy)

w

Schleier

Abbildung 12.36: Kennlinie eines (Film-) Folien-
Systems.

gibt an, wie kleine Unterschiede in der Dosis in
sichtbaren Kontrast umgesetzt werden. Bei Rontgen-
filmen liegt G bei 2.4 bis 2.6. Die Filmschwérzung
ohne Belichtung wird als Schleier bezeichnet.

Der Bildkontrast lésst sich durch die Gradation be-
einflussen: eine hohere Gradation ergibt auch einen
hoheren Kontrast. Da gleichzeitig der Belichtungs-
umfang (der nutzbare Dosisbereich) verringert wird,
steigt die Gefahr von Fehlbelichtungen. Die meisten
Objekte in der Rontgendiagnostik schopfen den ver-
fiigbaren Belichtungsumfang wegen ihrer Transpa-
renzunterschiede weitgehend aus. Daher tritt schon
bei geringen Uber- und Unterbelichtungen ein Infor-
mationsverlust ein. Das ist der grofte Nachteil dieses
Bildwandlersystems. Der Kontrast ist nicht konstant
iber den gesamten Bereich, sondern er ist maximal
im Bereich der maximalen Steigung der Kennlinie.

Im nutzbaren Bereich entsteht ein negatives Bild,
das heifit ein groBer linearer Schwichungskoeffizi-
ent fiihrt zu einer kleinen Schwirzung, Knochen er-
scheinen daher auf dem Rontgenfilm hell.

Die Empfindlichkeit entspricht der erforderlichen
Dosis Dg fiir eine Schwirzung S = 1. Es gibt meh-
rere Empfindlichkeitsklassen EK := 1000uGy/Dg.
Ein System der Klasse 200 benétigt 5SuGy fiir die
Schwirzung S = 1. Gebriuchliche Empfindlichkeits-
klassen bewegen sich im Bereich EK = 100..800.
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12.5.3 Film-Folien-System

Bei einem Film-Folien-System wird die Emulsion
von einer Verstiarkerfolie mit Leuchtstoffschicht um-
geben.

Kassette

Verstirkerfolie mit Leuchtstoffschicht

Emulsion
Triagermaterial

Abbildung 12.37: Film-Folien-System
(schematisch).

In dieser Leuchtstoffschicht erzeugt ein einfallen-
des Rontgenquant eine Vielzahl von freien Elektro-
nen, die wieder eingefangen werden und dann in den
Grundzustand relaxieren. Das dabei ausgesandte Lu-
mineszenzlicht belichtet den Film. Da die Emissi-
on in alle Richtungen erfolgt, kann die Verstarker-
schicht auf beiden Seiten des Films verwendet wer-
den.

Der Vorteil dieses Systems ist der grolere Rontgen-
schwichungskoeffizient, da bei der Lumineszenz-
schicht Elemente hoher Dichte und mit hohem Z
eingesetzt werden konnen. Weiterhin kann man die
Leuchtstoffschicht wesentlich dicker machen, da sie
nicht entwickelt werden muss, und so die Ausbeute
erhohen.

Absorption in 100 um [%] | 7 |

Material 40keV | 60keV | 80keV | %
CaWOQy 33 13 27 4
LaOBr:Tb 73 33 17 13
Gd,0,S:Tb 37 51 28 19

Tabelle 12.1: Wirkungsgrade 1 und Absorptions-
wahrscheinlichkeit fiir Rontgenquan-
ten unterschiedlicher Energie in drei
Verstarkungsmedien.

Wie Tabelle 12.1 zeigt, hingt die Absorptionswahr-

scheinlichkeit von der Rontgenenergie und dem
Leuchtstoff ab. Ein Rontgenquant kann iiber 1000
sichtbare Photonen erzeugen. Die unterschiedlichen
Lumineszenz-Materialien emittieren in unterschied-
lichen Wellenldngen. Die Filme miissen deshalb ent-
sprechend angepasst werden, so dass sie die emittier-
te Lumineszenz effektiv absorbieren. Dies erreicht
man mit “Sensitizern”, also Zugaben zur Photoemul-
sion, welche die Empfindlichkeit fiir bestimmte Wel-
lenlédngen erhdhen.

Die Absorptionseffizienz nimmt auch hier mit zu-
nehmender Photonenenergie ab. Allerdings erzeu-
gen Rontgenphotonen mit hoherer Energie eine gro-
Bere Zahl von sichtbaren Photonen, so dass der
Schwirzungsgrad nur wenig variiert. Stufen findet
man, wenn die Photonenenergie eine K-Schwelle
iberschreitet.

Verstarkungsfaktor

20 .
40 60 80

100 120 140

Photonenenergie kV,

Abbildung 12.38: Verstarkungsfaktor fiir verschie-
dene Materialien.

Insgesamt nimmt die Empfindlichkeit mit der Ener-
gie der Photonen zu. Wie Abb. 12.38 zeigt, liegen
die Verstiarkungsfaktoren im diagnostisch wichtig-
sten Bereich in der GréBenordnung von 50.

12.5.4 Bildschirfe

Der Nachteil dieser Systeme ist eine reduzierte Bild-
schirfe, da das Fluoreszenzlicht in alle Richtungen
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Rontgenstrahlung

] Trager

Leuchtstoffschicht

[
v
Fluoreszenzlicht ‘/j\\‘

Film

Abbildung 12.39: Bildschirfe bei Film-Folien-Sys-
temen.

gestreut wird, in der Emulsion also ein Lichtkegel
wirksam ist.

Diinner Film Einzelner Film

l Rontgenstrahl

Dicker Film

“
A A

Bild in der Emulsion

A4
A\

Abbildung 12.40: Dicke Filme liefern maximale
Empfindlichkeit, aber niedrige
Auflosung. Einseitig beschich-
tete Filme liefern maximale

Auflosung und minimale Emp-
findlichkeit.

Den Konflikt zwischen hoherer Empfindlichkeit und
reduzierter Auflésung kann man je nach Anwendung
unterschiedlich gewichten. Abb. 12.40 vergleicht ei-
nige Systeme. Das System links ergibt die hochste
Empfindlichkeit, rechts die hochste Auflosung.

Abb. 12.41 vergleicht die MTF fiir unterschiedli-
che Film-Folien Systeme mit derjenigen eines rei-
nen Rontgenfilms. Je nach Anwendung kann man
den geeigneten Kompromiss wihlen.

In vielen Systemen wird auf beiden Seiten des Tri-
germaterials eine Emulsionsschicht verwendet. In

/

Ron tg%

05 Rontgenfilme mit
Verstarkerfolien
B: hochauflésend

C: Universal (Medium) D\ ¢ B
D: hochverstarkend

Modulationstransferfunktion MTF

1
0,2 1 2
Raumfrequenz [mm-]

(O]

10

Abbildung 12.41: MTF fiir unterschiedliche Film-
Folien-Systeme.

diesem Fall stammt ein Teil der Unschérfe davon,
dass Licht aus der oberen Verstirkerfolie auch zur
Schwirzung der zweiten Emulsionsschicht beitréigt.
Dies wird als “cross-over” Effekt bezeichnet. Dies
lasst sich vermeiden, indem man absorbierende oder
reflektierende Zwischenschichten verwendet. Dies
wird einfacher, wenn ein Phosphor verwendet wird,
der im ultravioletten Bereich des Spektrums emit-
tiert. UV Licht wird vom Trégermaterial absorbiert
und gelangt deshalb nicht zur zweiten Emulsions-
schicht.

12.5.5 Speicherfolien

Speicherfolien haben eine dhnliche Funktionsweise
wie Verstirkerfolien. Der Unterschied besteht dar-
in, dass der Ubergang vom Leuchtzentrum in den
Grundzustand, der das Lumineszenzlicht zur Folge
hat, nun optisch verboten ist. Die Leuchtzentren blei-
ben also angeregt.

Um das Bild abzutasten, wird ein Laserscanner mit
kleinem Fokus benutzt, der das Zuriickfallen in den
Grundzustand moglich macht. Der Laser stimuliert
das System mit rotem Licht, wihrend das emittier-
te Licht griin ist. Dies macht es mdglich, das La-
serlicht vor der Detektion zu unterdriicken. Durch
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konventionelles System UV System

Rontgeastrahlen

Verstarkungsfolie
Phosphorpartikel
Lichtkegel

Phosphorpartikel
UV-Lichtkegel

Emulsion

Unterlage

Emulsion

Abbildung 12.42: Reduktion der Bildunschéarfe
durch Verwendung von UV-
emittierenden Leuchtstoffen.

Scannen des Lasers wird das Bild zeilenweise aus-
gelesen. Nach dem Auslesen muss die Verstirkerfo-
lie geloscht werden, durch Belichtung mit einer in-
tensiven Lichtquelle. Danach kann sie wieder einge-
setzt werden und diesen Zyklus mehrere tausend mal
durchlaufen.

Abgesehen von dem Vorteil, ein digitales Bild zu
erhalten, haben Speicherfolien auch einen groflen
Dynamikbereich, also das Verhiltnis des maximalen
zum minimalen Pixelwert, D = Lyqy/Lnin- Bei Spei-
cherfolien kann der Dynamikbereich 5 bis 8 Gré8en-
ordnungen umfassen. Fehlbelichtungen sind bei der
Verwendung von Speicherfolien daher selten.

12.5.6 Selen-Filme

Selen-Filme wurden urspriinglich als Ersatz fiir
Rontgenfilme entwickelt um das Entwickeln und
Fixieren zu vermeiden. Neuerdings werden Selen-
Filme in der digitalen Radiographie eingesetzt.
Das Verfahren ist weitgehend identisch mit der
Fotokopier-Technik.

Der Selen-Film ist auf einem Trédger aufgebracht.
Vor der Aufnahme wird er positiv aufgeladen. Ein
einfallendes Rontgenquant erzeugt freie Elektronen

1) Belichten

2) Speichern %
Leuchtzentren
Z
3) Abfragen %
W\

Z
4) Loschen und Regenerieren

des Leuchtstoffs

Abbildung 12.43: Prinzip von Speicherfolien.

Optische Dichte, Signal

0,01 0,1 1 10 100
Dosis [mG]

Abbildung 12.44: Vergleich der Linearitit eines
Rontgenfilms mit der einer
Speicherfolie.

und die positive Raumladung wird abgebaut. Wenn
nun eine Aufschlimmung mit Toner erfolgt, bleibt
dieser iiberall da haften, wo noch eine positive
Raumladung vorhanden ist.

Neuerdings wird die Raumladung als Alternative mit
einem Kondensatorkamm abgefragt. Auch hier kann
man nach dem Auslesen eine Loschung durchfiih-
ren, wodurch eine Wiederverwendung moglich ist.
Vorteil ist auch hier der grole Dynamikbereich.
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Film-Folien
System

r‘vSpeicherfolie

Abbildung 12.45: Vergleich der Bilder von einem
Film-Folien System mit dem einer
Speicherfolie.

1) Aufladen

2) Belichten

3) Auslesen

4) Léschen

07

Abbildung 12.46: Selen-Filme (schematisch).

12.5.7 Festkorper-Detektoren

Bei Festkorper-Detektoren wird die Rontgenstrah-
lung in einer Szintillatorschicht in sichtbares Licht
umgewandelt. Ubliche Szintillatormaterialien sind
Gadoliniumoxysulfid und Thallium-dotiertes oder
Natrium-dotiertes Casiumiodid (CsI:T1, Csl:Na).

Je dicker das Material ist, desto groBer ist die Wahr-
scheinlichkeit dafiir, dass das Photon in sichtbares
Licht umgewandelt wird (sieche Abb. 12.47). Aller-
dings steigt mit der Dicke auch der Durchmesser
des erzeugten Lichtkegels, so dass die Auflosung des

80 kVp Strahl
80 20 cm Patient

Gd20,S

Absorptionswahrscheinlichkeit [%]

100 150
Materialdicke [mg cm2]

200

Abbildung 12.47: Absorptionswahrscheinlichkeit
als Funktion der Materialdicke
fiir unterschiedliche Materialien.

Bildes abnimmt (—12.3.5).

Rontgenstrahlung

L

~0,4 mm

. nterlage
ZZZ photokathode

T

Abbildung 12.48: Nadelformige Csl-Kristalle.

Csl besitzt eine hohe Umwandlungseffektivitit. Sein
grofter Vorteil liegt darin, dass es so hergestellt wer-
den kann, dass sich eine Saulenstruktur auf den Kri-
stallisationskeimen an der Unterlage bildet. Auf die-
se Weise sind relativ dicke Leuchtschichten von un-
gefidhr 0.4 mm moglich, ohne dass die rdumliche
Auflosung darunter leidet. Das Szintillationslicht,
das im Csl gebildet wird, breitet sich entlang dieser
Saulen aus, welche als Lichtleiter wirken. Dadurch
ist die Auflosung nicht durch die Dicke der Schicht,
sondern lediglich durch den Durchmesser der Sdulen
beschrinkt.

Zur Detektion werden Photodioden aus amorphen
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Abbildung 12.49: Flachbilddetektor auf der Basis
von Diinnfilm-Transistoren.

Selen mit Diinnfilm-Dioden oder Transistoren ein-
gesetzt. Eine andere Moglichkeit ist wieder die Aus-
nutzung der lokalen Ladungsreduktion einer aufge-
ladenen Selenschicht mit der Speicherung der po-
sitiven Ladungen auf Kondensatoren, die zyklisch
durch Diinnfilmtransistoren ausgelesen werden. Die
erhaltenen elektrischen Signale sind direkt propor-
tional zur eingefallenen Dosis. Da kein Streulicht
auftritt, ist das Auflosungsvermogen relativ hoch.

Abbildung 12.50: Charge-coupled device (CCD).

Auch bei Rontgendetektoren erfolgt zunehmend ein
Einsatz von CCDs. In diesen Halbleiterdetektoren
werden die erzeugten Photoelektronen in einzelnen
Pixeln zunidchst festgehalten und am Schluss der Be-
lichtungszeit ausgelesen.

12.5.8 Rontgenbildverstirker

Héaufig mochte der Arzt Bewegungsablidufe oder die
Ausbreitung eines Kontrastmittels im Korper konti-
nuierlich beobachten. Friiher stand der Arzt bei ein-
geschalteter Rontgenstrahlung vor einem Fluores-
zenzschirm, was zu einer extrem grof3en Strahlenbe-
lastung von Patient und Arzt fithrte. Heute wandeln
Rontgenbildverstirker die einfallende Rontgenstrah-
lung in sichtbares Licht um. Rontgenbildverstirker
erlauben eine optimierte Detektionsempfindlichkeit
fiir Echtzeitaufnahmen. Allerdings wird durch die
Umwandlung auch das Rauschen etwas erhoht und
die Auflésung reduziert.

) =
Rontgen—( 100 mm)| A
réhre ) Kamera 45“3‘0\‘?'\
%t - ;/‘ [ Video-
= H 1 Kamera

Monitor

Kino-
kamera

Abbildung 12.51: Schema einer Rontgenbildanlage
mit Bildverstirker.

In der Abbildung 12.51 ist eine Rontgenbildanlage
zu sehen, bei der zwischen drei Aufnahmearten um-
geschaltet werden kann. Stehende Bilder konnen
zum Beispiel mit einer Kamera fotografiert werden,
oder der Leuchtschirm kann mit einer Videokamera
aufgenommen und auf einem Monitor wiedergege-
ben werden.

Ein Rontgenbildverstirker wandelt zunédchst auf
einem Fluoreszenzschirm die Rontgenstrahlen in
sichtbares Licht um. Das Licht trifft auf eine Photo-
kathode, wo Elektronen erzeugt werden. Diese wer-
den beschleunigt und wieder auf einen Fluoreszenz-
schirm fokussiert.

Das Fingangsfenster des Rontgenbildverstirkers ist
typischerweise aus Aluminium. Es besitzt fiir dia-
gnostische Rontgenstrahlung eine 90%-ige Trans-
mission und hilt dem Atmosphérendruck stand. Am
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Abbildung 12.52: Rontgenbildverstirker.

Eingang des Rontgenbildwandlers wird die einfal-
lende Rontgenstrahlung in sichtbare Photonen um-
gewandelt. Dies geschieht mit einem Leuchtschirm
aus Na-dotiertem Csl. Die optischen Photonen tref-
fen auf eine Photokathode, wo Elektronen herausge-
lost werden. Diese werden in einem Vakuumgefif3
mit 25 — 30kV beschleunigt und auf den Ausgangs-
leuchtschirm abgebildet. Dieser kann direkt beob-
achtet werden oder mit Hilfe von Kameras.

Ausgangs-
=} Teuchtschirm

Eingangsbildschirm

Abbildung 12.53: Fokussierung der Elektronen im
Rontgenbildverstirker.

Die Elektronen miissen so fokussiert werden, dass
sie das Eingangsbild auf den Ausgangsschirm ab-
bilden. Dazu werden fokussierende Elektroden ein-
gesetzt, die ein geeignetes elektrostatisches Potenzi-

al erzeugen. Die Abbildung durch diese elektrostati-
schen Linsen ist nicht perfekt und fiithrt unter ande-
rem zu Bildverzerrungen.

Die Verstirkung erfolg in mehreren Stufen. Unter
typischen Bedingungen betrigt der Fluss von Ront-
genphotonen etwa 5-10°m~2s~!. Davon gehen et-
wa 10 % im Eintrittsfenster verloren, vom Rest wer-
den etwa 65 % absorbiert und erzeugen dabei jeweils
mehrere 1000 optische Photonen, von denen ein An-
teil von etwa 10% (etwa 350 pro Rontgenphoton)
auf der Photokathode Photoelektronen erzeugt. Da-
mit stehen etwa

5-10°-0,9-0,65-350m 2s~!
10121‘1’1_28_1

%

Ne

Photoelektronen zur Verfiigung. Diese werden auf
etwa 30 keV beschleunigt und erzeugen deshalb
auf dem Ausgangsschirm wiederum jeweils etwa
1000 optische Photonen. Damit stehen am Ende
rund 10" m~2s~! Photonen zur Verfiigung, bezogen
auf den Eingangsschirm. Der Ausgangsschirm wird
kleiner gewihlt, so dass die Leuchtdichte zusitzlich
erhoht wird.

12.6 Spezialanwendungen

12.6.1 Fluoroskopie

Fluoroskopie ist die wichtigste Anwendung des
Rontgenbildverstirkers. Es erlaubt die Aufnahme
von Rontgenbildern im Video-Takt und damit die
Untersuchung von Prozessen und Abldufen im Kor-
per. Es wird auch als Hilfsmittel bei bestimmten
Operationen verwendet, wie zum Beispiel beim Ein-
fiihren eines Katheters, in der Angiographie (Steno-
sen) oder in der Orthopidie.

Die Technik wurde fiir einige Zeit sogar in Schuh-
geschiften eingesetzt, um das Passen von Schuhen
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Abbildung 12.54: Schlucken
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zu testen, aber wegen der damit verbundenen Strah-
lenbelastung bald wieder aufgegeben. Typische Do-
sen liegen im Bereich von 20-50 mGy/min. Metho-
den zur Reduzierung der Strahlenbelastung umfas-
sen reduzierte Videoraten mit gepulster Bestrahlung
bis zur Moglichkeit, ein Bild aufzuzeichnen und zu
halten und erst auf Wunsch das néchste aufzuneh-
men.

12.6.2 Mammographie

Brustkrebs gehort zu den haufigsten Krebserkran-
kungen. Bei friihzeitiger Erkennung sind aber die
Heilungschancen relativ hoch. Es werden deshalb
verschiedene diagnostische Techniken entwickelt,
um Brustkrebs in einem frithen Stadium zu erken-
nen. Die momentan wichtigste ist die Untersuchung
mit einer speziellen Rontgenapparatur, bekannt als
Mammographie. Man verwendet dafiir eine niedrige
Roéhrenspannung (=~ 30 kV) und besonders hochauf-
losende Film-Folien Systeme oder digitale Detekto-
ren mit 2000 bis 6000 Pixeln pro Richtung. Alter-
nativen zur Rontgenbildgebung umfassen MRI, Nu-
kleardiagnostik, Ultraschall und Thermographie.

Abbildung 12.55: Mammogramm einer gesunden
Brust (links) und einer Brust mit
Karzinom (rechts).

Die Anforderungen an die Rontgenbildgebung sind
bei der Mammographie deutlich anders als in an-
deren Bereichen. Insbesondere ist es wichtig, sehr
kleine Strukturen zu erkennen, wie z.B. Mikro-
Calcifizierungen. Konventionelle Rontgengerite er-
reichen nicht den dafiir notwendigen Kontrast. Man
verwendet deshalb Rontgenstrahlen niedriger Ener-
gie, welche einen hoheren Kontrast ergeben. Gleich-
zeitig wird die Brust komprimiert, um die Dosis
niedrig zu halten, die Streustrahlung zu minimie-
ren und die Uberlagerung von anatomischen Struk-
turen gering zu halten. Meist verwendet man zwei
Aufnahmen aus unterschiedlichen Winkeln von je-
der Brust.

Um eine hohe Auflosung zu erhalten, verwendet
man eine Rontgenrohre mit einem kleinen Fokus, im
Bereich von 0,1 - 0,3 mm. Man verwendet Molyb-
dédn oder Rhodium Anoden, welche charakteristische
Strahlung im Bereich von 17-23 keV erzeugen.

Die Streustrahlung ist bei der Mammographie auf
Grund der geringeren Dicke geringer als bei Auf-
nahmen des gesamten Korpers. Das Verhéltnis von
Streustrahlung zu Nutzstrahlung wird weiter redu-
ziert, von etwa 1,0 auf etwa 0,5, durch Kompression.
Weitere Reduktionen sind méglich durch den FEin-
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satz von Streustrahlenrastern sowie durch einen Ab-
stand zwischen Brust und Detektor.

‘ Rontgenrohre

B

Unschirfe ‘q

Abbildung 12.56: Der Abstand zwischen Brust und
Bildebene ergibt eine geometri-
sche Vergroferung und eine Re-
duktion der Streustrahlung.

Fokus des
Elektronenstrahls

Indem man einen Abstand zwischen Objekt und
Bildwandler einhilt, erreicht man eine geometrische
VergroBerung, sowie eine Reduktion der Streustrah-
lung. Gleichzeitig steigt die Unschirfe etwas. In der
gezeigten Anordnung von Anode und Brust ist die
Unschirfe auf der Korperseite etwas grofer, gegen
das Ende nimmt sie ab, auf Grund des reduzierten
projizierten Fokusdurchmessers. Dies ist giinstig, da
auf dieser Seite die Auflosung am wichtigsten ist.

Bei der in Abb. 12.56 gezeigten Anordnung ist die
Intensitidt des Rontgenstrahls auf der Korperseite
maximal und nimmt auf Grund der Selbstabsorpti-
on in der Anode in Richtung zur Spitze der Brust ab.
Da gleichzeitig die Dicke des durchstrahlten Gewe-
bes abnimmt, wird die Belichtung auf diese Weise
relativ homogen.

12.6.3 Angiographie

Angiographie liefert Bilder von Blutgefden. Solche
Bilder sind wichtig bei Erkrankungen der Blutge-
fiale, wie z.B. Arteriosklerose, Stenosen oder Aneu-

rysmata. Die beiden wichtigsten Methoden sind die
MRI und die Rontgenbildgebung. Im Fall der Ront-
genbildgebung muss dazu ein Kontrastmittel inji-
ziert werden, da Blutgefile auf normalen Rontgen-
bildern einen sehr geringen Kontrast haben gegen-
iiber dem umgebenden Gewebe. Dazu wird ein Ka-
theter in eine Arterie oder eine Vene eingefiihrt, z.B.
in der Leistengegend, und iiber das entsprechende
Blutgefil} bis zum Herzen vorgeschoben.

ohne Kontrastmittel Differenz

mit Kontrastmittel

Abbildung 12.57: Differenzbild zur Sichtbarma-
chung von Blutgefifien.

Es werden jeweils mindestens zwei Bilder aufge-
nommen, eines mit und eines ohne Kontrastmit-
tel. Die Bilder werden digital gespeichert und von-
einander subtrahiert. Dabei werden Gewebe, die
kein Kontrastmittel enthalten, eliminiert. Dadurch
erreicht man guten Kontrast auch in Weichteilen. Fiir
die Subtraktion von Bildern benétigt man eine hohe
Bildqualitit und damit auch ein geringes Rauschen.
Das kann nur durch Einsatz einer geniigend hohen
Dosis erreicht werden.

Das Bild ist eine Darstellung der Intensitit / =
Ipe M4, Subtrahiert man zwei Bilder mit unter-
schiedlichen Schwichungskoeffizienten voneinan-
der,

Al =1 (e_“*‘d — e_“3d> ,

so erhilt man offenbar ein Bild, welches von bei-
den Schwichungskoeffizienten abhiingt. Es ist des-
halb besser, die Bilder zunichst zu logarithmieren
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und sie dann zu subtrahieren:

(loglo — pad) — (loglo — upd)
- (.UB - ,UA)d,

Ihn =

was dem Logarithmus des Quotienten entspricht.
Dieser Wert enthilt nur noch die Anderung des
Schwichungskoeffizienten, welche direkt dem zuge-
gebenen Kontrastmittel entspricht.

Die Differenzbildung wird bei der Einfiihrung eines
Katheters auch online durchgefiihrt, das Differenz-
bild kann als Video betrachtet werden.

12.6.4 Energieabhiingige Differenzbilder

2.00 |
1.50 F
1.00
0.70
0.50 |

0.20
0.15

Schwéchungskoeffizient p

20 40 60 80 100 120
Photonenenergie

140 keV

Abbildung 12.58: Energieabhiingigkeit des Schwi-
chungskoeffizienten fiir unter-
schiedliche Stoffe.

Differenzbilder kdnnen auch zwischen zwei Bildern
gerechnet werden, welche mit unterschiedlichen
Photonenenergien gemessen wurden. Die Grundla-
ge dafiir ist die unterschiedliche Abhingigkeit der
Schwichungskoeffizienten von der Photonenener-
gie. Besonders stark ist die Abhéngigkeit z.B. an der
K-Kante. So wire es moglich, praktisch ausschlief3-
lich das lod-basierte Kontrastmittel zu messen, wenn
dafiir zwei Bilder ober- und unterhalb der K-Kante
subtrahiert wiirden. Die unterschiedliche Abhingig-
keit fiir unterschiedliche Gewebe liegt daran, dass

der Photoeftekt sehr viel stirker von der Ordnungs-
zahl Z abhingt, als der Compton-Effekt.

56 kVp k v i 120 kv,
Knochen- g Gewebe-
Gewichtungis Gewichtung

Abbildung 12.59: Differenzbilder von zwei Ront-
genaufnahmen bei unterschiedli-
cher Energie.

Dies erlaubt eine Differenzierung zwischen unter-
schiedlichen Geweben ohne die Verwendung von
Kontrastmitteln. Man kann dazu entweder die R6h-
renspannung #ndern oder einen Detektor verwen-
den, der zwei unterschiedliche Szintillationsschich-
ten enthilt.

12.7 Computer-Tomographie

12.7.1 Schnittbilder und Tomographie

Wihrend normale Rontgenbilder eine zweidimen-
sionale Projektion ergeben, ist es auch moglich, mit
Hilfe vieler solcher Aufnahmen ein dreidimensiona-
les Objekt zu rekonstruieren. Da dafiir ein Compu-
ter bendtigt wird bezeichnet man das Verfahren als
Computer-Tomographie. Die Methode geht in erster
Linie auf G.N. Hounsfield und A.N. Cormack zu-
riick, welche 1979 dafiir den Nobelpreis erhielten.

Das Einsatzgebiet umfasst hauptsichlich Unfalldia-
gnostik und Untersuchungen von Kopf, Lunge und
Bewegungsapparat. Die Operationsplanung in der
Endoprothetik, zum Beispiel bei der kiinstlichen
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Hiifte, basiert heute auf den dreidimensionalen CT-
Datensitzen. Quantitative CT ist wie beim Projek-
tionsrontgen nur eingeschrinkt moglich. Ein weite-
res Einsatzgebiet ist die Messung des Knochenzu-
standes im Verlauf einer Therapie oder Erkrankung.
Heute ist die Computer-Tomographie die am hiufig-
sten genutzte Prozedur im klinischen Alltag.

Projektion

Schnittbilder

Abbildung 12.60: Tomographie erlaubt die Erzeu-
gung von Schnittbildern anstelle
von Projektionen.

Der Wunsch, Schnittbildaufnahmen anstelle von
Projektionen zu erstellen, ist relativ alt.

/o@ @lo

2

2
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1=l exp[— (1, + 1, +p5+41, )AX] I = I = Ipe 104
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Abbildung 12.61: Beispiel fiir fehlenden Kontrast
beim Projektionsrontgen.

Abb. 12.61 zeigt anhand eines Beispiels, weshalb
Projektionsrontgen in vielen Féllen keine eindeuti-
gen Resultate liefert. Die Dichteverteilung entlang

zweier benachbarter Strahlwege ist deutlich unter-
schiedlich, aber das Integral ist das selbe und der
Kontrast verschwindet. Deshalb wurden bereits um
1930 Techniken entwickelt, welche es erlaubten,
Schnittbilder anstelle von Projektionen zu messen.

Rontgenrohre

Abbildung 12.62: Verwischungstomographie (=Pla-
nigraphie).

In der Planigraphie bewegte man Quelle und Detek-
tor so, dass jeweils nur eine bestimmte Ebene scharf
abgebildet wurde. Im Beispiel von Abb. 12.62 wer-
den Quelle und Film mit gleicher Geschwindigkeit
in entgegengesetzte Richtungen bewegt. Dabei wer-
den Punkte aus der Ebene, die sich auf halbem Weg
zwischen Quelle und Film befinden, immer auf die
gleichen Punkte auf dem Film projiziert.

Diese Technik entspricht einer photographischen
Aufnahme mit geringer Tiefenschérfe. Dabei wur-
de allerdings das Problem von Uberlagerungen nicht
gelost, lediglich entschirft, da die anderen Schich-
ten bleiben, wenn auch unscharf. Dadurch war der
Kontrast gering und die Strahlenbelastung hoch. Ef-
fizientere Losungen konnten jedoch erst entwickelt
werden, als geniigend leistungsfihige Rechner zur
Verfiigung standen.

12.7.2 Prinzip der CT

Die Computer Tomographie (CT) verwendet das
gleiche physikalische Prinzip wie das Projektions-
rontgen. Bei der CT werden jedoch viele einzel-
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ne Projektionsbilder aufgenommen, indem die Ront-
genquelle und der Detektor um das Objekt (den Pa-
tienten) gedreht werden. Aus dieser Vielzahl von
Projektionen berechnet ein Computer durch Riick-
projektion die dreidimensionale Elektronendichte im
Objekt.

Transmissionstomographie

Emissionstomographie

rotierende
Rontgenréhre

y-Detektorkopf
Detektorring

/|
|
Nl ppi AR SV
LTI

Abbildung 12.63: Vergleich TCT / ECT

Die Computer Tomographie (CT) wird manchmal
auch als TCT, als Transmissions-CT bezeichnet, um
sie von der Emissions-CT (ECT) zu unterscheiden,
die in der Nukleardiagnostik behandelt wird. Die
CT ist ein rekonstruktives Bilderzeugungssystem,
das bedeutet die Bildinformation ist in den Messda-
ten verschliisselt. Zusitzlich zu der reinen bildli-
chen Darstellung ist quantitative CT moglich, al-
so zum Beispiel die Knochendichtebestimmung, die
Bestimmung von Lungendichte und -struktur sowie
Gewebeperfusion.

Die grundlegende Idee ist, das Objekt aus un-
terschiedlichen Projektionswinkeln abzutasten und
durch anschlieBende Rekonstruktion das Bild zu er-
halten. Die Methode geht in erster Linie auf G.N.
Hounsfield und A.N. Cormack zuriick, welche 1979
dafiir den Nobelpreis erhielten. Fiir die Rekonstruk-
tion der 3D Form aus den einzelnen Projektio-
nen gibt es zwei Arten von Verfahren: die itera-
tive Rekonstruktion und die Rekonstruktion basie-
rend auf Integraltransformationen, wie der Radon-
Transformation. Die iterative Rekonstruktion war hi-
storisch wichtig, sie wurde in den Anfingen der CT
benutzt. Heutzutage wird sie nur noch in der Nu-

kleardiagnostik verwendet.

Bei der Abtastung wird jeweils fiir einen Messpunkt
die transmittierte Intensitit

1(y,z) = Ipe™ / #lxr2)dx

bestimmt. Hier bezeichnen y, z die Position des De-
tektors und x die Koordinate senkrecht dazu, entlang
der Strahlrichtung. Die relevante Information iiber
das Objekt ist die Schwichungskonstante p(x,y,z),
welche im Wesentlichen der Elektronendichte ent-
spricht. Die Projektion dieser Grofe entlang der x-
Achse erhilt man, indem man das Verhiltnis aus ein-
fallender und transmittierter Intensitit logarithmiert:

)
X,y,2)dx =1In .
/u( ¥:2) 0.2

Die interessierende GroBe p(x,y,z), also der Inte-
grand in dieser Gleichung, muss aus den Projektio-
nen rekonstruiert werden. Dafiir gibt es unterschied-
liche Algorithmen, die in Kap. 10.6 eingefiihrt wur-
den.

12.7.3 Schwichungskoeffizienten und
Hounsfield-Einheit

Aus der transmittierten Rontgenintensitit [/ =
Ipe J48(0) werden Schichtbilder rekonstruiert, die
die Verteilung der linearen Schwichungskoeffizien-
ten U in der Objektschicht darstellen. Fiir die prak-
tische Darstellung werden statt der Schwéchungsko-
effizienten relative Schwichungswerte benutzt, die
in Hounsfield-Einheiten H oder HU gemessen wer-
den.

Die Hounsfield-Skala ist definiert relativ zum linea-
ren Schwichungskoeffizienten von Wasser, iy :

K Hw
Hw

H :=1000-

Eckwerte fiir die Absorptionskoeffizienten sind
Uwasser = 0.19 ecm™!, Ugnochen = 0.38 cm~!. Da-
mit werden die entsprechenden Werte in Hounsfield-
Einheiten -1000 fiir Luft, O fiir Wasser und 1000 fiir
den genannten Wert fiir Knochen.
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Abbildung 12.64: Definition der Hounsfield-Skala.
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Abbildung 12.65: Rontgenschwichungskoeffizienten
verschiedener Korpergewebe in
Hounsfield-Einheiten.

Wie in Abb. 12.65 gezeigt, reichen die Ront-
genschwichungskoeffizienten von Korpergewebe in
Hounsfield-Einheiten von +3000 fiir Knochen bis zu
-1000 fiir Luft. Die meisten Weichteilgewebe iiber-
lappen in einem Bereich von etwa -200 bis +100.
Wen dies keinen ausreichenden Kontrast ergibt, wer-
den Kontrastmittel verwendet um den Kontrast zu er-
hohen.

12.7.4 CT-Scanner 1. Generation

Wie in Abb. 12.66 gezeigt, besteht ein CT Scanner
aus einer Quelle, einem Detektionssystem, sowie ei-
ner Liege fiir den Patienten.

Fiir die ersten CT-Aufnahmen um 1970 benutz-

te G.N. Hounsfield als Strahlenquelle (y-Strahlung)

2‘9% Am (Americium). Rontgenrohre und Detektor be-

Rontgen-
réhre

Detektor
Detektor-

Elektronik

Hochspannung Daten

Abbildung 12.66: Aufbau eines modernen CT Scan-
ners.

wegten sich fiir jede Projektion am Objekt vorbei.
Fiir die Aufnahme wurden 28000 Einzelpunkte ge-
messen und die Messdauer betrug 9 Tage.

| FPRbhre
Rohre
:“’ Patient
N Patient
Detektor O Detektor

Abbildung 12.67: CT-Scanner der 1. Generation.

Wie in Abb. 12.67 gezeigt, kann man mit jedem ein-
zelnen Positionswert von Quelle und Detektor ein
Linienintegral messen, d.h. einen Punkt der Radon-
transformierten bestimmen. Um die weiteren Punkte
zu messen, werden Quelle und Detektor verschoben,
bis eine Zeile im Radon-Raum aufgenommen ist.
Fiir die Aufnahme der nichsten Zeile werden Quelle
und Detektor um den Korper gedreht. Durch dieses
schrittweise Aufnahmeverfahren wurde die Messzeit
relativ lang.

Fiir die iterative Rekonstruktion des ersten Bildes
benotigte Hounsfield eine Rechenzeit von 2.5 Stun-
den. Fiir die ersten Testmessungen wurden Aufnah-
men von (toten) Gehirnen gemacht, danach wur-
den auch Messungen an lebenden Probanden (z.B.
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Hounsfield) durchgefiihrt.

Die ersten Erweiterungen betrafen die Quelle: sie
wurde durch eine Rontgenrohre ersetzt. Dadurch
wurde die Dosis erheblich gesteigert und die Mess-
zeit auf wenige Stunden reduziert. Das System
wurde auch vergroflert, so dass auch Ganzkorper-
Messungen moglich wurden.

12.7.5 2. Generation

Beim CT-Scanner der 2. Generation wird durch
einen Detektor-Array gleichzeitig ein ganzer Strah-
lenfdcher genutzt.

Drehen

Patient

Detektor-
Array

Abbildung 12.68: CT-Scanner der 2. Generation:
Prinzip.

In der Anfangsphase 1975 betrug der Offnungs-
winkel 10°, und es waren etwa 30 Detektoren in
Reihe angebracht. Die Aufnahmezeit konnte da-
durch, und durch den Einsatz einer Hochleistungs-
Rontgenrohre, auf 20 Sekunden reduziert werden.

Wie in Abb. 12.69 gezeigt, muss in diesem System
das System aus Quelle und Detektor seitlich verfah-
ren und gedreht werden, um den gesamten Raum
abzudecken. Jeder Datenpunkt entspricht einer inte-
grierten Absorption. Fiir eine gegebene Schnittebene
werden die Datenpunkte als Funktion des Winkels 0,
unter dem der Rontgenstrahl 14uft, und der Position s
auf dem Detektor gemessen. Wie aus der Figur her-
vorgeht, sind die beiden Parameter nicht unabhingig
voneinander.

Fiir die Riicktransformation sollten die Daten in ei-
nem gleichméBigen, rechteckigen Raster angeordnet

b V2
I‘ fl Iy‘l Y
ey g R
:? il ot

/| | | \Detektor-
(et

array
Drehen

Abbildung 12.69: CT-Scanner der 2. Generation:
Datenaufnahme im Radon-Raum.

sein. Da die Daten nicht direkt in dieser Form anfal-
len, verwendet man ein Interpolationsverfahren.

12.7.6 3. Generation

Wenig spiter wurden CT-Scanner der 3. Generation
eingesetzt, und noch heute sind viele der hergestell-
ten Gerite CT-Scanner der 3. Generation.

Ghre 0°

Strahlen bei
A Réhrenstellung 180°

/ .
() \
A\ | V4 IERREERERE]
e b Strahlen bei

2R
Jhean: v u;

Roéhrenstellung 0°

Ail‘. + QI ,:AH ]
“Rohre 180° &l &t ‘oJa dnd
180° nebeneinander

Detektoren

Abbildung 12.70: CT-Scanner der 3. Generation.

Es werden 500 bis 800 Detektoren pro Array be-
nutzt, und pro Sekunde konnen 1000 Projektionen
aufgenommen werden. Wie im s — 6 Diagramm
(Abb. 12.71) gezeigt, werden hier alle Werte von
s gleichzeitig aufgenommen. Die experimentellen
Punkte im s — 6 Diagramm liegen auf einer geneig-
ten Geraden. Das System muss jetzt nur noch ge-
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dreht werden, d.h. im s — 6 Diagramm wandern die
Messpunkte horizontal.

"o
%
/

\ s-0 Diagramm

-
)
,/’J— E
2
-

Detektor-Array

Abbildung 12.71: Datenaufnahme im Radon-Raum
bei einem Scanner der 3. Genera-
tion.

Prinzipiell sind die Messungen unter einer Drehung
um 7 invariant. Es kann sich aber trotzdem loh-
nen, die Messungen iiber den ganzen 27w Bereich
durchzufiihren: indem man in der Rontgenrohre den
Brennfleck durch elektrische Felder etwas verschiebt
gelingt es, zusitzliche Messpunkte aufzunehmen,
welche zwischen den Punkten der ersten Halbrunde
liegen.

12.7.7 4. Generation

CT-Scanner der 4. Generation benutzen einen ste-
henden geschlossenen Detektorring mit 5000 Detek-
toren auf dem Kreis. Auch hier konnen 1000 Projek-
tionen pro Sekunde aufgenommen werden.

- Detektoren

Abbildung 12.72: CT-Scanner der 4. Generation.

Die Rohre bewegt sich auf einem Kreis innerhalb
oder auBerhalb des Detektorrings. Im letzteren Fall

befindet sie sich ober- oder unterhalb der Ebene der
Detektoren und der Rontgenstrahl ist nicht in der
Ebene.

_,,_WL,\T\”Réhrenbahn"
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Abbildung 12.73: Datenaufnahme  im  Radon-
Raum bei einem Scanner der 4.
Generation.

Die Datenaufnahme erfolgt analog zum Scanner der
dritten Generation.

Da sich die Detektoren nicht mit der Quelle drehen,
dndert sich ihre Orientierung gegeniiber der Quelle
fiir unterschiedliche Projektionen und damit auch die
Einfallsrichtung. Dies muss bei der Wahl der Detek-
toren beriicksichtigt werden.

Rontgenrohre O

Jischbewegung

Patienten-
lagerungstisch

"Réntgenaufnahme”
Scanogramm

Abbildung 12.74: Scanogramm.

Um den Schnittbereich einstellen zu konnen, wer-
den wiederum Lichtvisiertiefenblenden eingesetzt.
Fir die Feineinstellung kann ein Projektions-
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Rontgenbild aufgenommen werden, bei der die Roh-
re und der Detektor ortsfest bleiben, und der Patient
in einem kleinen Bereich durch den CT-Scanner ge-
schoben wird. Diese Aufnahmen werden als Scano-
gramm oder Topogramm bezeichnet.

12.7.8 5.-7. Generation

Bahn der

Scan-Start Réntgenrdhre

L

-
Kontinuierliche Verschiebung der Patientenliege

Abbildung 12.75: Aufnahmeprinzip der Spiral-CT
(6. Generation).

Wihrend frithe Gerite jeweils nur eine Schicht auf-
nahmen und 3D Objekte durch schrittweise Ver-
schiebung und Aneinanderreihen von Schichten auf-
genommen wurden, ist man dazu iibergegangen, die
Patientenliege kontinuierlich vorzuschieben. Dies
entspricht einem spiralformigen Abtasten des Kor-
pers. Die Technik wird als Spiral-CT oder helikale
CT bezeichnet. Auch hier ergeben sich sehr kurze
Aufnahmezeiten, so dass unter anderem der Patient
in der Lage ist, wihrend der gesamten 3D Aufnahme
die Atmung anzuhalten und so eine Bewegungsun-
schirfe zu vermeiden.

Eine technische Schwierigkeit dabei ist, dass sich die
Gantry mehrfach um den Patienten dreht, so dass
keine Verbindung zu den feststehenden Teilen liber
Kabel vorhanden sein konnen. Signale wie auch die
Stromversorgung miissen deshalb iiber Schleifkon-
takte gefiihrt werden. Auch die erzeugt Wéarme muss
ohne Schlduche abgefiihrt werden.

Fiir die Rekonstruktion miissen die spiralférmig auf-
genommenen Daten in ebene Datensédtze umgerech-

lRekonstruktionsebene

o — Interpolation der Daten
‘ —

R
Schichtdicke

e

T
e

Acquisitionsweg

Abbildung 12.76: Rekonstruktion der Daten durch
Interpolation.

net werden. Wie in Abb. 12.76 gezeigt, kann man
dies durch eine geeignete Interpolation erreichen.

Fokussierspulen
Ablenkspulen
Elektrone rx

Datenerfassung

Detektorring
Rdntgenstrahifacher

Abbildung 12.77: Elektronenstrahl-CT (5. Generati-
on).

Bei Geriten der 5. Generation bewegen sich keine
mechanischen Komponenten mehr. Um den Patien-
ten herum befindet sich ein 360°-Kreis mit Detekto-
ren und ein Ring aus einem Material wie zum Bei-
spiel Wolfram, welcher als Anode fiir den Elektro-
nenstrahl dient. Dieser wird mittels elektromagne-
tischer Felder zur gewiinschten Position auf dem
Anodenring gelenkt und dort ein Rontgenfokus er-
zeugt. Um die vollen 360 Grad des Ringes abdecken
zu konnen, werden mehrere Elektronenkanonen und
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Ablenkanordnungen verwendet, die in regelméBigen
Abstinden um das Target herum angebracht sind.
Fiir Aufnahmen von ausgedehnten Bereichen muss
die Liege auch hier verschoben werden.

Es gibt auch Gerite, welche einen konusformigen
Strahl und eine Detektormatrix verwenden, um di-
rekt eine Projektion zu erhalten (Cone-Beam CT). In
Geriten der siebten Generation wurden anstelle ei-
nes einzelnen Detektor-Arrays mehrere nebeneinan-
derliegende eingebaut. Dadurch wird die Geschwin-
digkeit der Datenaufnahme weiter erhoht. Heutige
CT Gerite konnen eine Ganzkorperaufnahme in et-
wa 12 Sekunden durchfiihren. Allerdings haben sich
diese Techniken in der Klinik nicht durchgesetzt.

Wie beim Projektionsrontgen kann auch in der CT
der Kontrast erhoht werden, indem man Bilder bei
zwei unterschiedlichen Photonenenergien aufnimmt
(— 12.6.4).

12.7.9 Rontgendetektoren in der CT

Da die Daten fiir die CT digital weiter verarbeitet
werden, miissen sie digital aufgenommen werden.
Als Detektoren kommen deshalb nur elektronische
Detektoren in Frage, keine Filme. Die Detektoren
sollten auBerdem mdoglichst empfindlich sein, um die
Messzeit moglichst kurz und die Strahlenbelastung
moglichst gering zu halten. Man verwendet deshalb
tiberwiegend zwei Typen von Rontgendetektoren:
Xenon-Hochdruckionisationskammern und Szintil-
lationskristalle mit Photodioden.

Die Ionisationskammer eines Xenon-Detektors ist
ein Kreissegment mit einer Linge von typischer-
weise 10 cm und einigen Millimetern Hohe. Sie ist
mit Xenon-Gas bei 20 bar gefiillt, welches von der
Rontgenstrahlung ionisiert wird. Die Quanteneffizi-
enz (DQC: Detective Quantum Efficiency) erreicht
bis zu 60%. Gemessen wird der Strom zwischen
Anode und Kathode, der proportional zur einfal-
lenden Rontgenleistung ist. Die Abklingzeit betrigt
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Abbildung 12.78: Schematischer =~ Aufbau  von

Xenon-Hochdruckionisations-
kammern (links) und Szintilla-
torkristallen mit Photodetektoren
(rechts).

etwa 1us, so dass Messwerte relativ schnell auf-
genommen werden konnen. Xenon-Detektoren ha-
ben eine sehr eingeschrinkte Richtungscharakteri-
stik. Dies ist niitzlich fiir die Unterdriickung von
Streustrahlung. Die Detektoren kdnnen jedoch nicht
mit Scannern verwendet werden, bei denen Rohre
und Detektor sich so bewegen, dass der Einfallswin-
kel auf den Detektor sich @ndert. Dies ist z.B. bei
Scannern der vierten Generation der Fall.

Beim Szintillations-Detektor werden, wie schon vor-
her beschrieben, etwa 10 mm lange nadelférmige
Csl-Kristalle verwendet. Im Gegensatz zum Einsatz
bei Rontgenbildverstirkern verwendet man vollig
transparente Einkristalle, die an den Seiten verspie-
gelt sind. Auf diese Art und Weise treffen alle entste-
henden Lumineszenz-Photonen irgendwann auf der
Unterseite auf, wo sie mit Photodioden gemessen
werden. Die Lumineszenz-Abklingdauer liegt unter

1 us.

12.7.10 Auflosung

Die Auflosung der CT ist (wie beim Projektions-
rontgen) durch die endliche Groéfe der Detekto-
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ren und den Durchmesser des Elektronenstrahls
auf der Anode der Rontgenrdhre bestimmt. Bei-
de liefern jeweils einen Beitrag zur Modulations-
Transferfunktion.

Abbildung 12.79: Auflésungsgrenzen auf Grund
endlicher Gréfe von Detektor
und Quelle.

Fiir einen Fokusdurchmesser F' betrigt der effektive
Fokusdurchmesser in der Probe
A—R

bF:FT.

Wie in Abb. 12.79 gezeigt, bezeichnet A den Ab-
stand zwischen Quelle und Detektor und R den Ab-
stand zwischen Quelle und Objekt. Fiir den Detektor
findet man einen entsprechenden Beitrag

R
bD:DX7

mit D als Durchmesser des Detektors. Die resul-
tierende Auflosung erhédlt man durch Faltung die-

ser Beitrdge oder durch Multiplikation der beiden
MTFs.

Diese Auflosungen beziehen sich zunichst auf ein-
zelne Projektionen. Soll sie auf die gesamte CT-
Messung iibertragen werden, so benotigt man ent-
sprechend viele Projektionen in unterschiedliche
Richtungen. Die Auflésung der rekonstruierten Da-
ten ist von der gleichen GréBenordnung. Die wirk-
lich erreichte Auflosung hiingt aber auch von der Re-
konstruktionsmethode ab.

12.7.11 Sinogramm

Um die Bilder korrekt rekonstruieren zu konnen, be-
ndtigt man prinzipiell Detektoren, deren Messkopfe
groBer sind als die Abstidnde zwischen den Zellen -
sonst wird das Abtasttheorem verletzt. Dies gelingt
bei den Scannern der dritten Generation, da in die-
sem Fall eine elektrische Verschiebung des Fokus
verwendet werden kann, um die Anzahl der gemes-
senen Bildpunkte zu verdoppeln.

Sinogramm

0

Abbildung 12.80: Sinogramm.

Die direkt aufgenommenen Daten werden als Sino-
gramm bezeichnet. Abb. 12.80 zeigt ein besonders
einfaches Objekt, fiir das man das Sinogramm di-
rekt interpretieren kann. Einzelne Objekte ergeben
sinusférmige Signale, wobei die Amplitude der Si-
nusfunktion durch den Abstand des Objekts von der
Rotationsachse gegeben ist.

Die weitere Verarbeitung, z.B. iiber die Radon-
Transformation, wurde in Kap. 10.7 diskutiert.

12.7.12 Artefakte

Die Verletzung der Bedingungen fiir die Bildrekon-
struktion fiithrt zu Artefakten. Artefakte sind kiinst-
liche Strukturen im Bild, fiir die es in dem abgebil-
deten Objekt keine Entsprechung gibt. Mogliche Ar-
tefakte sind:

* Bewegungsartefakte fiihren zu Streifenarte-
fakten im Bild.
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Aufhartungsartefakte fithren zu sogenannten
Hounsfield-Balken. Wegen der spektralen Ver-
teilung der Bremsstrahlung wird die Strahlung
mit zunehmender Linge des Absorptionsweges
aufgehirtet. Volumenelemente gleichen Mate-
rials haben einen scheinbar geringeren Schwi-
chungskoeffizienten in groflerer Objekttiefe.

Metallartefakte entstehen durch Totalabsorp-
tion der Strahlung und fiihren zu inkonsisten-
ten Messwerten und daraus bedingt Streifenar-
tefakten im Bild.

l[o/Q }10/2

IO—/2> [751 \
1
+ I()i [e—ulAm +e—;1,2Am]
_>IO/2 A2
\./
,Aq;ruz Az
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Abbildung 12.81: Entstehen von Partialvolumen-

Artefakten. Der farbige Bereich
entspricht einem Voxel, der aus
zwei unterschiedlichen Bereichen
besteht.

e Partialvolumenartefakte (Abb. 12.81 und
12.82 a) entstehen durch nicht homogene Voxel
(wie in der MRI auch). Bei horizontaler Durch-
strahlung des in Abb. 12.81 gezeigten inhomo-
genen Voxels lduft ein Teil des Strahls durch
einen Bereich mit Rontgenschwichungskoef-
fizienten p und ein anderer Teil des Strahls
durch einen Bereich u, . Treffen diese beiden
Teilstrahlen auf den gleichen Detektor, so regi-
striert dieser die Intensitit

e MAY | p—inAx it

I =ly——— # pe 2
2

Diesem Pixel kann also kein mittlerer Schwi-
chungskoeffizient zugeordnet werden. Fiir

MzAX

Rontgenstrahlen, welche senkrecht zur Trenn-
ebene einfallen, betrdgt die transmittierte
Intensitit

I = e "2
Mogliche Folgen sind eine nichtlineare Mitte-
lung iiber die Schichtdicke, sowie Verfilschung
von diinnen Objekten, die schrig durch die
Schicht verlaufen (Blutgefi3e!).

a b C

u i i

H H ]
T T T
! o

Abbildung 12.82: Artefakte bei der CT.

¢ Streustrahlartefakte wurden bereits disku-
tiert.

* Kopplungsartefakte: (Abb. 12.82 c) zwei ge-
trennte Strukturen laufen ineinander.

Dosis pro Jahr (a)
Natiirliche Belastung 2.3+ 1 mSv/a
Zivilisatorische Belastung 1.2+ 1 mSv/a
Mittlere Strahlenbelastung in Deutschland 3.5+ 1 mSv/a
Brust Réntgenaufnahme 0.1 mSv
CT Kopf 1.5-2.3 mSv
Mammographie 3 mSv
CT Brustkorb 5.8 mSv
Réntgenaufnahme des Darmtrakts mit 15 mSv
Bariumsulfat
CT Angiogramm des Herzens 7-13 mSv
Maximal zulassige Strahlenbelastung ohne 5 mSv/a
Strahlenschutzmalnahme

Abbildung 12.83: Strahlenbelastung durch CT.

Die Strahlenbelastung ist bei einer CT-Aufnahme et-
wa zwei Groflenordnungen hoher als beim Projekti-
onsrontgen. Abb. 12.83 bergleicht die Strahlenbela-
stung bei einer CT Aufnahme mit anderen zivilisato-
rischen und medizinischen Belastungen.
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12.8 Nicht-klinische
Spezialverfahren

12.8.1 Mikrotomographie

Rontgentomographie wird nicht nur im klinischen
Bereich verwendet, sondern auch fiir andere For-
schungszwecke. So kann man mit Hilfe von sehr
hoch aufgeldsten Aufnahmen die Struktur von Kno-
chen, Nerven und anderen Geweben im Detail un-
tersuchen. Wenn man Gerite baut, welche nicht fiir
Menschen ausgelegt sind, so wird es moglich, sehr
hohe Auflosungen zu erreichen. Pionierarbeit fiir
diese Anwendungen hat Prof. Bonse (Physik, TU-
Dortmund, Lehrstuhl E1) geleistet.

Abbildung 12.84: Knochen eines Osteoporose Pati-
enten.

In der Mikro-CT (u-CT) werden Proben mit einer
hohen rdaumlichen Auflésung in der GroBenordnung
um abgebildet. In Abb. 12.84 ist ein Knochen ei-
nes Osteoporose Patienten gezeigt. Anhand solcher
Aufnahmen werden z.B. die Wirkungen von Medi-
kamenten iiberpriift.

12.8.2 Phasenkontrast

Bei Rontgenaufnahmen wird normalerweise die Ab-
sorption des Gewebes gemessen. Eine Alternative
dazu ist die Messung einer Phasenidnderung. Dabei
wird die Phasenverschiebung von Rontgenstrahlen

in einem Medium mit dem Brechungsindex n, im
Vergleich zu der Ausbreitung im Vakuum, ausge-
nutzt.

Der Phasenkontrast kann wesentlich hoher sein als
der Absorptionskontrast. Zum Beispiel erfahrt eine
Welle mit einer Photonenenergie von 17.5 keV beim
Durchlaufen einer 50 um dicken Schicht von biolo-
gischem Gewebe eine Phasenverschiebung von etwa
7, wihrend die Absorption <1 % ist.

Medium n

Abbildung 12.85: Phasen- und Amplitudendnderung
eines (monochromatischen) Ront-
genstrahls beim Durchqueren ei-
nes Mediums mit dem Brechungs-
index n.

Die in Abbildung 12.85 gezeigte Phaseninderung
ist in der Realitit etwa 10% mal kleiner. Im Medi-
um ist die Wellenlinge groBer als im Vakuum, d.h.
der Brechungsindex ist kleiner als eins (im Bereich
vonl — 1078 bis 1 — 107, abhiingig von der Wellen-
lange) und die Phasengeschwindigkeit grofer als die
Vakuum-Lichtgeschwindigkeit. Dies liegt an der an-
omalen Dispersion in diesem Wellenldngenbereich.

AuBer der Phasendnderung tritt auch eine Schwi-
chung auf, die den Phasenkontrast beeintrichtigen
kann. Der Phasenkontrast erlaubt insbesondere auch,
bei Weichteilen einen guten Kontrast zu erzielen, wo
die Absorption iiblicherweise nur wenig Kontrast er-
gibt.

Eine Phaseniinderung kann nicht direkt nachgewie-
sen werden: Das Signal eines Rontgendetektors ist
proportional zur Intensitit und damit unabhéngig
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von der Phase. Um die Phase messen zu konnen, be-
notigt man eine interferometrische Messmethode -
ghnlich wie bei der Holographie. Man iiberlagert da-
fiir dem Signalstrahl der komplexen Amplitude Ag
einen Referenzstrahl mit Amplitude Ag. Die Intensi-
tit der Summe betrigt somit

I=|As+Ar|” = |As]® +|Ar[* +2|AsAr| cos Ag.

Diese enthélt zusitzlich zur der Summe der Inten-
sitdten der Teilstrahlen einen Interferenzterm, wel-
cher proportional ist zum Cosinus der Phasendif-
ferenz, cosA@. Dadurch wird die Phasenvariation
in eine Amplitudenvariation umwandelt, welche auf
dem Detektor direkt messbar ist. Eine Phasenver-
schiebung um 7 kann einen Kontrast von bis zu
100% ergeben.

12.8.3 Rontgen-Interferometrie

Abbildung 12.86 zeigt einen typischen Aufbau fiir
interferometrische Messungen. Fiir derartige Mes-
sungen benotigt man kohirentes Rontgenlicht.

< =2
Nal-Detektor
Prolge

z
1/7/ Interferometer |, x
: y
I/
CcCD __ Synchrotronstrahlung

Monochromator
Phasenschieber

P “"beam stop”
Flussigkeitszelle

Abbildung 12.86: Rontgen-Interferometer.

Als Quelle dient Synchrotronstrahlung, die durch
einen Monochromator schmalbandig gemacht wird.
Der Rontgenstrahl wird durch Bragg-Reflexion an
einem Kristall in zwei Teilstrahlen aufgeteilt. Der ei-
ne Teilstrahl durchstrahlt die Probe, der andere dient
als Referenzstrahl. Diese beiden Strahlen werden
zur Interferenz gebracht und das Interferenzmuster
wird mit dem Detektor (in diesem Fall eine CCD-
Kamera) aufgenommen.

Wenn man den Referenzstrahl mit dem beam stop
ausblendet, dann erhélt man das sogenannte Attenua-
tion Phase Contrast Image, das dem Vergleich die-
nen soll.

Die Probe befindet sich in einer Fliissigkeitszelle,
deren mittlere Dichte auf die der Probe angepasst
ist, um Einfliisse der Probengeometrie auf das Inter-
ferenzmuster zu vermeiden. Die Einstellung des In-
terferometers auf maximale Intensitit der interferie-
renden Strahlen wird mit dem Nal-Detektor durch-
gefiihrt.

Bei der Abschwichungs- oder Amplituden-u-CT
(AuCT) sind die Projektionen normierte Intensitits-
profile:

I(x,z)
Io (X,Z)
mit U(x,y,z) als ortsabhingiger Abschwichungsko-

effizient und y die Einfallsrichtung der Rontgen-
strahlung.

Bei der Phasen-uCT (PuCT) werden Phasenver-
schiebungsprofile

= e*fd)’ﬂ(xvﬁz) ,

Li(x,z) =

2
(P(X,Z) = T/dyn(xvyaz)

aufgenommen. Hier ist n der ortsabhingige Bre-
chungsindex, der die Probenstruktur widerspiegelt.
Die Phasenverschiebungsprofile werden im Rechner
aus den Interferenzmustern gewonnen.

12.8.4 Anwendung: Nervengewebe

In der Abbildung 12.87 sind oben Interferenzmuster
mit Probe zu sehen, darunter ohne Probe. Aufnah-
mebedingungen: Trigeminus Nerv einer Ratte; Mes-
sung bei 12 keV. Die vier unterschiedlichen Aufnah-
men entsprechen unterschiedlichen Phasenverschie-
bungen ¢, welche durch die Einstellung des Phasen-
schiebers im Aufbau erzeugt werden. Unten sind die
Summen der Projektionen mit einem Phasenunter-
schied von 7 zu sehen, die als Test dazu dienen, wie
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i lmm
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Abbildung 12.87: Interferenzmuster. Oben mit Pro-
be, in der Mitte ohne Probe und
unten ist die Summe der Projek-
tionen mit einer Phasenverschie-

bung um 7 zu sehen.

konsistent die Phasenmessung ist. Die iibrig geblie-
bene leichte Modulation kommt durch die Abschwi-
chung des Signals zustande.

1 mm

\:

i Oy
A

Abbildung 12.88: Kontrastvergleich AuCT
PuCT.

und

In der Abbildung 12.88 wird der Kontrast zweier
Bilder, gewonnen mit AuCT und PuCT, verglichen.
Bei der PuCT kann man quantitative Strukturmes-
sungen durchfiithren. Es kann die Elektronendichte
und die Massendichte bestimmt werden.

Abbildung 12.89 vergleicht das Tomogramm des
Trigeminus-Nervs einer Ratte mit einem histologi-
schen Schnitt. Der Ubergang vom Nervengewebe
(gelb) zum Gehirn (blau) ist in der PuCT-Aufnahme
deutlich zu erkennen.

Tomogramm (12 keV)

Histologischer Schnitt

Gelb:
Nervengewebe

Blau: Gehirn

Abbildung 12.89: Vergleich zwischen einem hi-
stologischen Schnitt und einer
PuCT-Aufnahme.

12.8.5 Vergleich Phasenkontrast -
Amplitudenkontrast

Eine mogliche Basis fiir den Vergleich der beiden
Techniken ist die Bestimmung der Gewebedicke,
welche notwendig ist, um das maximale Signal um
1% abzuschwichen. Diese ist bei einer Phasenkon-
trastmessung deutlich kleiner als bei einer Amplitu-
denkontrastmessung (Abbildung 12.90: Messung in
Wasser).

1 % Amplitudenkontrast
1000,01

€ 1000l A:: Vorteils-Faktor 1000 <
5
A 1001 1% Phasenkontrast >
- [00
s 2
= 10 =
<

0,1+ 10

0 50 100 150 200

Photonenenergie [keV]

Abbildung 12.90: Vergleich der 1%-Schichtdicken
bei AUCT und PuCT.

Um einen Kontrast von 1% zu erreichen, benotigt
man bei einer Messung der Absorption eine Gewe-
bedicke von etwa 1 mm. Bei einer Phasenmessung
lediglich 1 um. Wie in Abb. 12.90 gezeigt, ist die
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Empfindlichkeit im Falle der Phasenkontrasttomo-
graphie um mehr als drei Groflenordnungen hdher
als bei Amplitudenmessungen.

Der Phasenkontrast hat andere Abhéngigkeiten als
der Amplitudenkontrast: Der Schwichungskoeffizi-
ent ist

VA Z\"
M o< E p(x,y,z),

mitE der Photonenenergie und m =~ 2.5 .. 3.5. Insge-
samt ist der Amplitudenkontrast somit etwa propor-
tional zur vierten Potenz der Ordnungszahl.

Der entsprechende Koeffizient fiir die Amplituden-
messungen ist

Po Zp(ey2)
prayaz'

Aufgrund der wesentlich geringeren Abhangigkeit
von der Ordnungszahl (linear statt ca. vierte Potenz)
ist die Phasentomographie vor allem fiir leichte Ele-
mente (also Weichteile) sehr attraktiv.

\ X-,y- Richtung:
7,8 um(64 Ip/mm)

s 0

oal. Z-Richtung: ™
- 16 b 15um(33 Ip/mm) -
PR R
Dichteéinderung relativ zur
Zellfliissigkeit (Zuckerlosung)

Modulationstibertragungsfunktion MTF

00/
.

10 20 » »
Raumliche Frequenz [Ip/mm]

Abbildung 12.91: Zur Sensitivitit (links) und Auflo-
sung (rechts) von PuCT.

In der Abbildung 12.91 links sind 4 Schichten an un-
terschiedlichen Positionen (Zahlen in um) gezeigt.
Die Farbskala gibt den Dichteunterschied Ap gegen-
iber der Dichte der Zellfliissigkeit (Zuckerlosung)
an. Man erkennt die hohe Sensitivitit gegeniiber
relativen Dichteschwankungen von der Groflenord-
nung 1073,

Rechts in der Abbildung ist die Modulationsiiber-
tragungsfunktion (MTF) entlang der Drehachse (z-
Richtung) und senkrecht dazu gemessen worden.
Man sieht, dass die rdumliche Auflésung in x- und
y-Richtung mit 64 Ip/mm (7.8 pum) besser ist als in
z-Richtung 33 Ip/mm bzw. 15 um.

12.8.6 Talbot-Interferometrie

Die bisher diskutierte Messtechnik bendtigt ein
Rontgen-Interferometer. Diese sind aufwindig in der
Herstellung, nur fiir kleine Proben geeignet, und sie
benotigen kohédrente Rontgenstrahlung. Fiir typische
Werte muss die Kohirenzldnge im Bereich von 1
um liegen, wihrend normale Rontgenrohren Kohi-
renzldngen im Bereich von <0,1 nm besitzen. Die-
se Probleme konnen vermieden werden, wenn man
statt dessen eine Technik benutzt, bei der die Strah-
len nicht getrennt werden.

Ausbreitungsrichtung

Gitter

0 z1/2 . zr
Distanz

Abbildung 12.92: Talbot-Effekt.

Dabei wird der Talbot-Effekt verwendet: Ein Gitter
erzeugt in einem Abstand

_ 24°
ir = 2
ein Bild seiner selbst. Hier ist a die Gitterperiode und
A die Wellenlidnge. Der Ausdruck ist eine Ndherung,
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welche nur gilt fir A < a. Fiir einen Gitterabstand
von a =4 um und eine Wellenldnge von 30 pm erhilt
man somit eine Talbot-Distanz von
2-4%10°1
r = Wm ~ lm.

Dieses Bild entsteht nur fiir kohidrentes Licht.
Wird monochromatisches, aber raumlich inkohiren-
tes Licht verwendet, so kann man den Effekt trotz-
dem erhalten, indem man man bei z7 ein zweites Git-
ter stellt. Dies wird als Talbot-Lau Konfiguration be-
zeichnet. Zusammen erzeugen die beiden Gitter bei
2z7 auch fiir rdumlich inkohérentes Licht ein Bild.

Fiir die Phasenkontrast-Bildgebung verwendet man
fiir das erste Gitter G ein Phasengitter, welches eine
periodische Phasenverschiebung um 7 erzeugt. Die-
ses Phasenmuster wird, aufgrund des Talbot-Effekts
im Abstand zy wieder erzeugt. Befindet sich vor
dem Gitter ein Phasenobjekt, so fiihrt dies zu ei-
ner Modulation des Talbot-Bildes. Diese Intensitéts-
Modulation kann mit einem normalen Pixeldetektor
nicht direkt gemessen werden, aber man kann sie ab-
tasten, indem man an der Stelle des Talbot-Bildes ein
Absorptionsgitter stellt, welches die halbe Periode
des Phasengitters aufweist. Das transmittierte Bild
stellt dann einen Phasengradienten dar.

X-ray B

source

Gitter
. G2
Phasegitter Detector
erzeugt moduliertes Analysator
Bild bei G2

Absorptionsgitter

Abbildung 12.93: Talbot-Lau Interferometer mit ei-
ner Rontgenrohre als Quelle.

De Methode benotigt eine gewisse rdumliche Kohéa-
renz. Dafiir reicht eine Rontgenrdhre nicht, sondern

man benotigt ein Synchrotron. Die Methode kann je-
doch auch auf Rontgenrohren erweitert werden. Da-
fiir benotigt man ein drittes Gitter, direkt nach der
Quelle [27]. Die Schlitze in diesem Gitter erzeugen
jeweils einen Strahl, der in der Richtung der Gitter-
periode raumlich kohérent ist.

Abbildung 12.94: Vergleich eines Phasenkontrast-
bildes mit einem Absorptions-
bild.[27]

12.8.7 Dunkelfeld-Bildgebung

Objektiv

4_Objekt

3 Lichtkegelmantel

Kondensorlinse

== Blende

Abbildung 12.95: Prinzip der Dunkelfeld-Mikrosko-
pie.

Bei der Dunkelfeld-Mikroskopie wird das Objekt
mit einem Kegelmantel aus Licht beleuchtet, so dass
dieses vom Objektiv nicht erfasst wird, wenn kein
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Objekt vorhanden ist. Der Hintergrund erscheint so-
mit dunkel. Ist hingegen ein Objekt vorhanden, so
streut dieses Licht, einerseits durch Streuung, an-
dererseits durch Beugung an Gradienten des Bre-
chungsindexes. Dieses Licht erreicht das Objektiv
und fiihrt zu einem hellen Bild vor einem dunklen
Hintergrund.
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Abbildung 12.96: Erzeugung eines Dunkelfeld-

Bildes.

Das gleiche Prinzip kann auch auf die Rontgen-
bildgebung mit Hilfe des Talbot-Effektes iibertra-
gen werden [26]. In diesem Fall fiihrt das gestreute
Licht zu einer Reduktion des Kontrastes, wenn das
Analyse-Gitter G, gegeniiber den ersten Gitter G
verschoben wird.

Dieser Kontrastunterschied einem

Dunkelfeld-Bild.

entspricht

Dunkelfeld
Streukontrastbild

konventionell
Absorptionsbild

Abbildung 12.97: Kontrastvergleich eines Dunkel-
feld-Bildes mit einer konventio-
nellen Rontgenaufnahme[26].
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