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Kapitel 6 leitet iiber zum zweiten Teil der Vorlesung,
in dem diagnostische Methoden diskutiert werden.
Die medizinische Diagnostik ist ein sehr breites Ge-
biet, welches neben physikalischen auch chemische
und biologische Verfahren umfasst. Wir beschrin-
ken uns hier auf die physikalischen und insbesondere
auf einige bildgebende Verfahren. Wir beginnen mit
einer kurzen Ubersicht iiber die Methoden, welche
hier diskutiert werden sollen, aber auch iiber einige
weitere Methoden, fiir die im Rahmen dieser Vorle-
sung keine Zeit bleibt.

6.1 Bildgebende Methoden

6.1.1 Kernspintomographie (MRI)

In der Kernspintomographie (MRI = Magnetic Reso-
nance Imaging) verwendet man resonante Anregung

von Kernspin-Ubergingen, um die Dichte von be-
stimmten Atomen (meistens Protonen = Wasserstof-
fatome) abzubilden. Sie basiert auf der Kernspinre-
sonanz (NMR = Nuclear Magnetic Resonance).

Abbildung 6.1: Links: Prinzip der Kernspinresonanz
(NMR). Rechts: Schnittbildaufnah-
me eines Kopfs mittel Kernspinto-
mographie (MRI).

Figur [6.1] zeigt das Prinzip: In einem Magnetfeld
sind die Energien der Zustiinde eines Kernspins um
den Betrag der Larmorfrequenz aufgespalten. Ein re-
sonantes magnetisches Wechselfeld, das senkrecht
zum statischen Magnetfeld orientiert ist, kann Uber-
ginge zwischen diesen Zustidnden anregen. Die Stér-
ke des Signals ist proportional zur Anzahl der Spins.

Da die Aufspaltung und damit die Resonanzfrequenz
proportional zur Stirke des Magnetfeldes ist, kann
man die Stirke des Magnetfeldes bestimmen, in-
dem man die Larmorfrequenz der Kerne misst. Ver-
wendet man ein Magnetfeld, dessen Stérke tiber den
Raum variiert, kann man somit die Verteilung der
Spindichte im Raum bestimmen. Eine Darstellung
dieser Spindichte ergibt damit, je nach Aufnahmeart,
ein zwei- oder dreidimensionales Bild des Objektes.

In der Medizin stellt man in erster Linie die Proto-
nen (=Wasserstoff)-Dichte dar. Die wichtigsten Si-
gnalbeitrage sind deshalb Wasser und Fett. Figur
[6.1] zeigt als Beispiel einen Querschnitt durch einen
Kopf: hier wird das Gehirn sehr detailliert darge-
stellt, wihrend der Schidel nur schwach erscheint.
Die grofite Bedeutung hat die MRI daher auch im
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6 Rontgendiagnostik

Bereich der Erkrankungen des Gehirns und bei Tu-
moren der “weichen” Organe.

Die MRI ist ein quantitatives bildgebendes Verfah-
ren und bietet eine Vielzahl von Parametern, die ei-
ne Kontrastverbesserung fiir die unterschiedlichen
Untersuchungen moglich machen. Es ist aulerdem
moglich, eine Region des Korpers nicht nur drei-
dimensional abzubilden, sondern auch spektrosko-
pische Information ortsaufgelost zu messen (MR-
Spektroskopie).

6.1.2 Projektionsrontgen

Abbildung 6.2: Rontgenaufnahmen.

Bei dem Projektionsrontgen wird das zu untersu-
chende Korperteil mit Rontgenstrahlen beschossen
und das Linienintegral iiber den (linearen) Ront-
genschwichungskoeffizienten entlang der Strahl-
bahn gemessen. Diese Abbildungsmethode wurde
schon kurz nach der Entdeckung der Rontgenstrah-
len durch Wilhelm Conrad Rontgen am 8. November
1895 medizinisch benutzt. Sie ist deshalb die am be-
sten etablierte der hier diskutierten Methoden.

Im Projektionsrontgen werden Objekte dann er-
kannt, wenn sie Rontgenstrahlung stdrker oder we-
niger stark absorbieren als ihre Umgebung. Da die
Absorption von Rontgenstrahlung im Wesentlichen
durch die Elektronendichte bestimmt ist, wird sie vor
allem durch schwere Atome beeinflusst.

Knochen sind deshalb deutlich vor einem Hinter-
grund aus Weichteilgewebe zu erkennen. Verschie-
dene Weichteilgewebe (Fett, Muskeln etc.) kénnen
aber erst durch den Einsatz von Kontrastmitteln un-
terschieden werden. Insgesamt sind die moglichen

Anwendungen sehr zahlreich, zumindest fiir die Ab-
bildung von Knochen, Organen und Gefden. Quan-
titative Messungen sind auf Grund der Messung nur
eines Parameters nur sehr eingeschrinkt moglich.

6.1.3 Computer-Tomographie (CT)

Abbildung 6.3: Computer-Tomographie

Die physikalischen Grundlagen fiir die CT sind die
gleichen wie beim Projektionsrontgen. Bei der CT
werden jedoch viele Projektionen gemessen, indem
die Rontgenquelle und der Detektor um das Objekt
(den Patienten) gedreht werden. Aus dieser Viel-
zahl von Projektionen berechnet ein Computer durch
Riickprojektion die Elektronendichte im Objekt.

’%——“’6&

Abbildung 6.4: CT Abbildungen: Knochen -eines
Neandertalers.

Das Einsatzgebiet umfasst hauptsidchlich 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 Projekti-
onsrontgen nur eingeschriankt moglich. Ein Einsatz-
gebiet ist zum Beispiel die Messung des Knochenzu-
standes im Verlauf einer Therapie oder Erkrankung.

6.1.4 Nukleardiagnostik

Nukleardiagnostik fasst diejenigen diagnostischen
Verfahren zusammen, welche radioaktive Isotope fiir
die Untersuchung verwenden. Bei der Nukleardia-
gnostik ist nicht die Abbildung der Morphologie das
Ziel, sondern es sollen funktionelle Abldufe sichtbar
gemacht werden. Dafiir werden dem Probanden ge-
eignete Molekiile verabreicht, welche die zu unter-
suchende Funktion markieren. Um diese Testmole-
kiile anschlieBend detektieren zu kdnnen werden sie
mit Radioisotopen markiert, welche mit sehr hoher
Nachweiswahrscheinlichkeit detektiert werden kon-
nen.

Meist wird dem Probanden dafiir radioaktiv markier-
tes Material eingespritzt. Gemessen wird die Akti-
vitit des zuvor eingebrachten radioaktiven Isotops
(meist Gammastrahler). Indem man die Quelle die-
ser Strahlung ermittelt, kann man nicht nur die An-
reicherung in einem bestimmten Teil des Korpers
verfolgen, sondern auch den Weg durch den mensch-
lichen Organismus.

Abbildung 6.5: Beispiel fiir planare Szintigraphie.

Bei der Planaren Szintigraphie wird die Aktivi-
tatsaufnahme an einem Ort direkt nach der Ein-
nahme des Pridparats mit einer Gammakamera zeit-
lich aufgelost gemessen. Sie entspricht dem Projek-
tionsrontgen. In der Abbildung [6.3]ist eine Nieren-
funktionsszintigraphie zu sehen. Das Radiopharma-
kon flieBt normal iiber die Nieren in die Blase. Die

Durchblutung der Niere kann seitengetrennt beur-
teilt werden, ebenso wie die Reinigungsfunktion der
Niere (clearance).

Abbildung 6.6: Myokard-SPECT.

Eine Abbildung wie bei der CT ist ebenfalls mog-
lich: bei der Single Photon Emission Computer
Tomography (SPECT) wird das Linienintegral der
Aktivititsdichte mit der Gammakamera in verschie-
denen Projektionen gemessen. Es konnen die glei-
chen mathematischen Rekonstruktionsverfahren an-
gewendet werden wie in der CT. Abbildung|6.6|zeigt
das Ergebnis einer Myokardszintigraphie (Myokard-
SPECT) zu sehen. Sie liefert exakt reproduzierbare
und nachvollziehbare Schnitte durch das Herz und
wird zum Beispiel bei Verdacht auf eine koronare
Herzkrankheit eingesetzt.

Abbildung 6.7: SPECT/Spiral-CT-Gerit (oben) und
Kombination (rechts) zweier Auf-
nahmen (links: CT, mitte: SPECT).

Es gibt auch Kombinationsgerite, mit denen SPECT-
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und CT-Untersuchungen gleichzeitig durchgefiihrt
werden konnen. In der Abbildung ist ein Ge-
rdt von Siemens abgebildet, darunter eine CT-
und SPECT-Aufnahme eines Schilddriisentumors
(links, mitte) und das zugehorige Kombinationsbild
(rechts). Die Diagnose von Tumor- und Herzerkran-
kungen wird so genauer und zuverlissiger.

18F_Agthyl-
tyrosin

Abbildung 6.8: Links: PET eines gesunden Men-
schen (oben) und eines Alzheimer-
Patienten (unten). Rechts: Uberein-
anderstellung der Informationen aus
MRI und PET.

Bei der Positronen-Emissions-Tomographie
(PET) wird ein Positronenmarker eingesetzt
zur Molekiilverfolgung und die Gammaquanten
der Annihilationsstrahlung von Positronen mit
Elektronen iiber eine Koinzidenz-Detektion gemes-
sen. PET wird haufig fiir die Untersuchung von
Gehirnfunktionen verwendet.

Abbildung 6.9: Kombinationsgerit fiir PET und CT.

Auch hier gibt es Kombinationsgerite fiir PET-
und CT-Aufnahmen. Die Verwendung von MRI-
Schnittbildern zusammen mit PET-Bildern wird ins-
besondere bei Untersuchungen am Gehirn benutzt.

6.1.5 Ultraschall

Ein praktisch ebenfalls sehr wichtiges bildgeben-
des Verfahren ist die Sonographie (Ultraschall-
Diagnostik). Dort wird die Reflexion, Streuung und
Absorption von Ultraschall in Gewebe ausgenutzt.
Ein Ultraschallwandler erzeugt die Ultraschallwelle
und detektiert das zuriickkommende Schallecho.

Abbildung 6.10: Beispiele fiir Ultraschallbilder.
Links: 3D-Bild, rechts: konven-
tionelles  Ultraschallbild eines
Babys.

Die Ultraschall-Diagnostik hat ebenfalls ein sehr
weites Anwendungsgebiet; es erstreckt sich von der
Schwangerschaft iiber Gynikologie und Blutgefife
bis hin zur Herzuntersuchung.

6.1.6 Sonstige Verfahren

Weiter gibt es die exotischeren Verfahren Thermo-
graphie, Impedanztomographie oder optische Tomo-
graphie. Die Endoskopie kann ebenfalls zu den bild-
gebenden Verfahren gerechnet werden.

Die Abbildung bioelektrischer Quellen des Korpers
wird vorwiegend fiir die Untersuchung von Herz und
Hirn benutzt. Die Zielsetzung ist vergleichbar mit
der von SPECT oder funktioneller MRI, niamlich die
Abbildung funktioneller Abldufe im Korper. Wih-
rend bei diesen Verfahren Stoffwechsel-Prozesse ab-
gebildet werden, werden elektrophysiologische Ab-
laufe durch die Abbildung der elektrischen Poten-
tiale und Magnetfelder gemessen. So kann man am
Herzen zusitzliche Leitungsbahnen, die zu Herz-
rhythmusstorungen fiihren, lokalisieren. Diese kon-
nen dann mit einer RF-Ablation unterbrochen und
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Event
Related
Potentials

“Inverses
Problem”

Abbildung 6.11: Messung von Event Related Poten-
tials (ERP) mit Hilfe eines EEG-
Gerdits und der Riickschluss auf die
zugrunde liegenden Stromdipol-
Verteilung.

der Patient so vollstidndig geheilt werden. Seit kurz-
em konnen auch die elektrophysiologischen Auswir-
kungen eines Herzinfarkts abgebildet werden.
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Abbildung 6.12: Vergleich von rdumlicher und zeit-
licher Auflosung unterschiedlicher
Methoden und ihrer Invasivitét.

Fiir die Bewertung und den Vergleich der einzelnen
Methoden gibt es eine Reihe von unterschiedlichen
Kriterien, wie z.B. rdumliche und zeitliche AuflG-
sung oder die Invasivitit. Einige davon sind in Figur
[6-12] zusammengefasst.

6.2 Grundlagen der
Rontgendiagnostik

6.2.1 Historische Entwicklung

Unmittelbar nach der
Entdeckung der ’neuen
Art von Strahlung”
durch Wilhelm Conrad
Rontgen am 8. No-

vember 1895 wurde
die Bedeutung der
Rontgenstrahlen  fiir

die Medizin erkannt.
Sehr kurze Zeit nach
den ersten Veroffent-
lichungen setzte die
praktische Anwendung
der Rontgenstrahlung
in der Medzin ein.

Abbildung 6.13: Wilhelm
Rontgen

Die technische Entwicklung der Rontgendiagno-
stik ist durch markante Neuerungen in groBeren
zeitlichen Abstinden gekennzeichnet. 1917 wur-
de die Hochvakuumrohre mit geheizter Kathode
von W.D.Coolidge eingefiihrt, und um 1925 wur-
de die benotige Hochspannung in Rontgengenerato-
ren durch Wechselstromtransformatoren und Gleich-
richterrohren erzeugt. Um 1950 wurden elektronen-
optische Rontgenbildverstirker in Kombination mit
einem Fernsehsystem eingesetzt. Der nédchste grof3e
Schritt wurde 1973 getan mit der Einfithrung der
Computer-Tomographie von Hounsfield. Um 1980
wurden digitale Techniken eingefiihrt, die digitale
Subtraktions-Angiographie und die digitale Lumi-
neszenzradiographie. Seit 2000 werden zunehmend
digitale Festkorper-Fldchendetektoren fiir Rontgen-
aufnahmen und Rontgendurchleuchtung eingesetzt.

6.2.2 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
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* ein Rontgengenerator, der die Hochspannung
von etwa 30 bis 150 kV erzeugt, schaltet und
regelt, bei bis zu 1.5 A Rohrenstrom;

e 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 al-
le Komponenten zusammen, die unmittelbar an der
Entstehung des sichtbaren Rontgenbildes beteiligt
sind. Es gibt zwei Typen von Bilderzeugungssyste-
men. Der Projektionsradiographie liegt die Zen-
tralprojektion zu Grunde, das Bild wird durch direk-
te Wandlung der Messdaten gewonnen. Der ande-
re Typ sind rekonstruktive Bilderzeugungssyste-
me (siche CT), in der die Bildinformation verschliis-
selt in den Messdaten enthalten ist und deshalb re-
konstruiert werden muss.

6.2.3 Projektionsradiographie

Die Projektionsradiographie nutzt die Zentralprojek-
tion als Abbildungsprinzip (Abbildung|[6.14).

Streustrahlen-
raster

—

Strahlungs-

Bildwandler

Réntgenréhre

Objekt

Abbildung 6.14: Rontgenbilderzeugungssystem der
Projektionsradiographie.

Dafiir benétigt man eine Rontgenquelle, welche im
Idealfall eine Punktlichtquelle darstellt. Die davon
ausgehende Strahlung durchdringt das abzubildende
Objekt und dahinter wird fiir jeden Strahl die auftref-
fende Intensitéit gemessen.

—_ I1+dI
[ — —_
dx

Abbildung 6.15: Zur Ableitung des Schwéchungs-
gesetzes.

Die Abnahme der Intensitét / der Strahlung ist dI =
—w - I, wobei w die Wahrscheinlichkeit fiir die Ab-
sorption eines Photons bei der Teilchendichte n des
Absorbers ist. Jedem Absorber wird eine Fliche zu-
geordnet, der Wirkungsquerschnitt o mit der Ein-
heit barn: 1b = 1072* cm?. Trifft ein einfallendes
Photon eine solche Fliache, dann wird es absorbiert,
ansonsten dringt es durch das Material der Dicke
dx. Diese Dicke sei so gewihlt, dass sich die Fla-
chen o nicht iiberdecken. Das Plittchen mit Volu-
men V = Adx enthilt N = nV dieser idealen Ab-
sorber. Fiir die Absorptionswahrscheinlichkeit w gilt
dann:

Fliache der Absorber _N-oc nV-.o

v Gesamtfliache A A
nAdx-o Iro
= — = nax .
A

Fiir die Intensitdtsabnahme gilt also

dl = —wl=—no Ildx.
—

u

U ist der (lineare) Schwichungskoeffizient. Die
Abnahme der Intensitit erfolgt also exponentiell:

[=Ipe M,

wobei d die Absorberdicke ist. Der Schwichungsko-
effizient entspricht der inversen Eindringtiefe:

oo _ d = —
Jo dxxlope ™™ —gp Jo dxe

) =

Jodxlpe [ dxe M
_ 1
VT
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Die Wechselwirkung der Rontgenstrahlen mit dem
Gewebe erfolgt liber die Elektronendichte. In erster
Naherung ist der Schwichungskoeffizient deshalb
proportional zur Dichte p des Materials:

Nap

Mol

U=no= c.

Als Dosis wird die von der ionisierenden Strahlung
pro Masseneinheit deponierte Energie bezeichnet.
Die Einheit ist Gray Gy:=J/kg.

Dosisprofil

Dosis

Abbildung 6.16: 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 mittlere freie Weglidnge von 1 MeV-Photonen in
Wasser betrigt (x) = 1/u = 14,4cm. Damit ergibt
sich ein Wirkungsquerschnitt

6(H0, IMeV) =2,1-10"*cm? =2, 1b.

Die Energie, die nicht transmittiert wird, wird ent-
weder gestreut oder absorbiert. Damit setzt sich der
lineare Abschwiéchungskoeffizient (4 aus dem Streu-
koeffizienten & (bei Richtungsinderung) und dem
Absorptionskoeffizienten 7 zusammen: y4 = & +
7. Dabei entspricht der Streukoeffizient der Wahr-
scheinlichkeit fiir eine Richtungsénderung des Pho-
tons, wihrend der Absorptionskoeffizient die Wahr-
scheinlichkeit beschreibt, dass die Strahlung vom
Gewebe absorbiert wird.

6.3 Rontgenquellen

6.3.1 Aufbau einer Rontgenrohre

Der Aufbau einer Rontgenrohre ist in Abbildung

(6.17) zu sehen:

Un
Rohrenspannung

A

Réntgenstrahlung
Abbildung 6.17: Schema einer Réntgenrohre.

Sie besteht aus einer Hochvakuumrohre, in der sich
eine beheizbare Kathode und eine Anode befinden.
Zwischen Kathode und Anode liegt eine Spannung
von etwa 10 bis 150 kV an und es flieft ein Strom
von 1 bis 2000 mA.

Wenn die Kathode aufgeheizt wird, setzt die ther-
mische Elektronenemission ein. Die dadurch emit-
tierte Stromdichte wird beschrieben durch die
Richardson-Formel:

Jo=AoT?e Wkl

Aop ist eine Materialkonstante (Richardson-
Konstante), T die Temperatur und W die Aus-
trittsarbeit, die geleistet werden muss. Durch die
Hochspannung werden die herausgelosten Elek-
tronen beschleunigt und an der Anode wird die
Rontgenstrahlung erzeugt (Bremsstrahlung und
charakteristische Strahlung, siehe spiter).

Die Strahlungsleistung einer Rontgenrohre ldsst
sich aus der spektralen Leistungsdichte J, := j—{,
berechnen (siehe Kap. [6.3.4): Jges = [y dVJy. Der
Wirkungsgrad 71 einer Rontgenrohre ist definiert
als das Verhiltnis von ausgehender Rontgenleistung
Pr = Jges und aufgewendeter elektrischer Leistung

P, = 14Uy (I4: Anodenstrom, Uy : Anodenspannung):

_ PR _ Jges
P, LUy
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Experimentell hat sich herausgestellt, dass der Wir-
kungsgrad einer Rontgenrohre linear mit der An-
odenspannung U und mit der Ordnungszahl Z des
Anodenmaterials zunimmt:

n=o-UsZ mita~107°V",

Die Strahlungsleistung einer Rontgenrohre ist nach
obigen Gleichungen proportional zur Kernladungs-
zahl Z des Anodenmaterials, zum Rohrenstrom 7 und
zum Quadrat der Rohrenspannung,

Jges = nIAUA = (X'ZIAUX.

6.3.2 Elektrodenmaterial

Bei Wolfram (Z = 74) als Anodenmaterial und einer
Spannung von 100 kV ist < 1%, mehr als 99% der
Energie wird in Wirme umgewandelt. Daher sind
die Kriterien fiir das Anodenmaterial:

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

Fiir das Kathodenmaterial gilt dhnliches, aber hier
ist die Ordnungszahl des Materials nicht wichtig,
sondern die Austrittsarbeit wegen der Richardson-
Formel. Das Kathodenmaterial sollte eine

* kleine Austrittsarbeit,
* hohe Schmelztemperatur,
* hohe Wirmeleitfahigkeit

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 Wirmeleitfahigkeit
von 1.3% und eine relativ geringe Austrittsarbeit
von 4.5 eV. Die Materialkonstante Ao betrigt fiir
Wolfram 60%.

6.3.3 Bremsstrahlung

Die Rontgenstrahlung entsteht durch das Auftref-
fen der beschleunigten Elektronen auf die Anode.
Den iiberwiegenden Teil ihrer kinteischen Energie

Einfallendes
Elektron

~a p o

Elekironenhiille /

charakteristische
Strahlung

Abbildung 6.18: Entstehung der Rontgenstrahlung

ibertragen die Elektronen durch die Wechselwir-
kung mit den Hiillenelektronen auf das Gitter des
Anodenmaterials, das sich dadurch erwarmt. Aufler-
dem werden die Elektronen im Feld der Atomker-
ne abgelenkt und erzeugen dabei Bremsstrahlung.
Der Hertz’sche Dipol der abgestrahlten Energie wird
durch relativistische Effekte “nach vorne” gebogen

(Abbildung [6.19).

Io'JL‘i’J +EOH

#1500

Elestron

1300

Abbildung 6.19: Winkelabhingigkeit der Brems-
strahlung.

Die Elektronen werden im Kernfeld jedoch abge-
lenkt, so dass die Flugrichtung von der Einfallsrich-
tung des Strahls abweicht. Gemittelt iiber viele ver-
schiedene abgelenkte Flugbahnen ergibt sich so ei-
ne weitgehend isotrope Winkelverteilung der Brems-
strahlung (siehe Abb. [6.20).

Nur in demjenigen Winkelbereich, in dem die Strah-
lung, fast parallel zur Anodenoberfliche austritt,
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A

Abbildung 6.20: Winkelverteilung der
strahlung.

Rontgen-

wird sie durch Selbstabsorption geschwicht (Heel-
Effekt).

6.3.4 Spektrale Verteilung

E Viele WW

J, Eine WW ]
'—| ]

anx v

vmsx v

Abbildung 6.21: Bremsstrahlungsspektrum. Links:
Eine Wechselwirkung; rechts: vie-
le Wechselwirkungen in Folge.

Die spektrale Verteilung der Bremsstrahlung kann
man anhand eines sehr einfachen Modells ableiten.
Die groBtmogliche Frequenz bei gegebener Anoden-
spannung U, erhilt man, wenn die gesamte Kineti-
sche Energie Ey;,, = e Uy des Elektrons in die Energie
eines Photons umgewandelt wird:

Ein €Uy
Yimas = T =

In Wirklichkeit wird nicht die gesamte Energie um-
gewandelt. Ein gutes Modell ist, dass bei einem ein-
zelnen Wechselwirkungsprozess jeder Energiever-
lust fiir das auftreffende Elektron gleich wahrschein-
lich ist. Dann erhédlt man fiir den einzelnen Streu-
prozess ein Spektrum, das bis zur maximalen Fre-
quenz V., konstant ist und oberhalb verschwindet.
Die Energie des Elektrons wird dabei um den Betrag
der Photonenenergie reduziert. Beim nédchsten Streu-
prozess ist entsprechend die maximale Frequenz ge-
ringer. Summiert man iiber alle aufeinanderfolgen-
den Streuprozesse, so erhilt man ein Spektrum, bei

dem die Leistungsdichte mit zunehmender Frequenz
abfillt und bei V4, verschwindet (siche Abbildung

[6.21).
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Abbildung 6.22: Spektrale Verteilung der Brems-
strahlung im Frequenzraum (links)
und als Funktion der Wellenldnge
(rechts).

Daraus folgt, dass die Bremsstrahlung ein kontinu-
ierliches Spektrum besitzt, dessen obere Granzfre-
quenz proportional mit der Beschleunigungsspan-
nung ansteigt, wie in Abbildung [6.22] zu sehen ist.
Daraus erhilt man auch die Spektraldichte als Funk-
tion der Wellenlénge, indem man dv = —5d A ver-
wendet.

6.3.5 Charakteristische Strahlung

Es gibt einen weiteren Wechselwirkungsmechanis-
mus, der zur Emission von Rontgenstrahlung fiihrt.
Erzeugt das auftreffende Elektron im Anodenmate-
rial eine Ionisation eines Hiillenelektrons, dann wird
die so erzeugte Liicke durch ein Elektron aus einer
duBeren Schale gefiillt. Dabei entsteht charakteri-
stische Rontgenstrahlung. Wenn ein Elektron aus
der K-Schale entfernt wurde, dann wird die nachfol-
gende charakteristische Strahlung K-Strahlung ge-
nannt. Je nach Ubergang aus der L-, M- oder N-
Schale wird dann noch K, Kp, Ky, ... -Strahlung un-
terschieden.

Abb. [6.23] zeigt das Energieniveau-Diagramm von
Wolfram (Z = 74) und die daraus entstehenden Li-
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Abbildung 6.23: Charakteristische =~ Strahlung am
Beispiel des Energieniveaudia-
gramms von Wolfram.

nien. Damit die Ky-Strahlung mit etwa 58 keV emit-
tiert werden kann, muss das auftreffende Elektron
mindestens eine Energie von ungeféihr 70 keV besit-
zen. Fiir die Energie der Ky-Strahlung gilt in einem
weiten Bereich das Mosleysche Gesetz

_3R.

1 (Z—1)2.

VK,
Hier ist R.. = 3.29- 10" s~! die Rydberg-Konstante
und Z die Ordnungszahl.

Im Bereich der harten Rontgenstrahlung liegen nur
die K4-Linien. Die charakteristische Strahlung spielt
in der Rontgendiagnostik eine untergeordnete Rolle.
Sie wird eigentlich nur in der Mammographie einge-
setzt. Dort wird als Anodenmaterial Molybdin ver-
wendet, da die 20keV — K, -Strahlung einen guten
Bildkontrast zeigt fiir die Mikrokalzifizierungen, die
diagnostisch wichtig sind.

Abbildung 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-
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Abbildung 6.24: Ubersicht iiber die Lage der K-, L-,
M-Linien und -absorptionskanten.

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.

6.3.6 Absorption und Streuung

Da der Schwichungskoeffizient bei Rontgenstrahlen
proportional zur Dichte des Materials ist, wird hiu-
fig der Massenschwiichungskoeffizient 1 /p von
Materialien betrachtet. Es konnen verschiedene Me-
chanismen unterschieden werden, die zur Abschwi-
chung beitragen, und die von der Photonenenergie
und dem Material abhédngen.

Im diagnostischen Energiebereich um etwa 0,1 MeV
iiberwiegt bei Blei die Photoabsorption, insbesonde-
re nach Uberschreiten der K-Kante. Weitere Beitrige
sind bei niedrigen Energien die Rayleigh-Streuung,
bei mittleren Energien die Compton-Streuung, und
bei hohen Energien Paarbildung.

Bei Wasser sind die Beitrdge anders gewichtet.
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Abbildung 6.25: Typisches Spektrum einer diagno-
stischen Rontgenrohre.

Im diagnostisch relevanten Bereich iiberwiegt die
Compton-Streuung. Dies ist auch fiir medizinische
Anwendungen relevant, da weiches Korpergewebe
in erster Linie aus Wasser besteht. Photonen, die
durch Compton-Streuung abgelenkt wurden, erge-
ben Streustrahlung, welche bei der Bildgebung stort.

6.3.7 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:

* Signalhdhe. Betrachtet man die Transmission
von Photonen durch eine 10 cm dicke Wasser-
und Knochenschicht, dann liegt die Transmissi-
on bei Energien bis 25 keV bei unter einem Pro-
zent. Strahlung in diesem Energiebereich trigt
somit stark zur Dosisbelastung bei, aber kaum
zum Signal. Daher werden nur Energien E > 25
keV benutzt, daher sind nur der Photoeffekt und
der Compton-Effekt wichtig.

* Hoher Kontrast. Der grofite Unterschied der
Massenschwichungskoeffizienten von Kno-
chen, Fett und Muskeln besteht bei kleinen
Energien wegen dem dann dominierenden Pho-
toeffekt auf Grund der stirksten Abhingigkeit
des Wirkungsquerschnitts von Z von opj; ~
73+ (siehe Kapitel "Tonisierende Strahlung”).

* Hohe ridumliche Auflésung. (-> Detektoren)
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Abbildung 6.26: Massenschwichungskoeffizient
von Blei.

* Maoglichst wenig Streustrahlung. Wie schon
erwdhnt entsteht diese durch Compton-
Streuung.

Im Kapitel [TT]“Tonisierende Strahlung” werden noch
weitere Konsequenzen diskutiert, die sich aus einer
Begrenzung der Strahlenbelastung ergeben.

6.3.8 Drehanode

Im Vergleich zu den klassischen Rontgenréhren sind
heutige Rontgenstrahler stark optimiert. Fiir beson-
ders hohe Strahlungsleistung verwendet man Dreh-
anoden. Abbildung [6.29] vergleicht eine klassische
Rontgenrdhre mit einer Drehanoden-Rontgenrohre.
Zusitzlich ist eine moderne Rontgenstrahlereinheit
abgebildet.

Abb. (6.30) zeigt den Aufbau einer solchen Einheit.
Die Rontgenrohre ist in ein Rohrenschutzgehiuse
eingebaut. Es schirmt die in den Halbraum der An-
ode austretende Rontgenstrahlung ab und lidsst nur
das Nutzstrahlungsbiindel aus dem Fenster treten.
Die Olfiillung zwischen Schutzgehiuse und Rohre
dient dem Hochspannungsschutz und der Wirme-
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Abbildung 6.27: Massenschwichungskoeffizient
von Wasser.

abfuhr. Durch das Drehen der Anode wird die im
Rontgenfokus entstehende Warme auf ein moglichst
groBles Volumen verteilt. Typische Drehzahlen lie-
gen bei rund 3000 Umdrehungen pro Minute.

6.3.9 Filter und Blenden

Hiaufig verwendet man ein Strahlungsfilter, das die
niederenergetischen Anteile des Bremsspektrums
schwicht. Damit verschiebt sich das Maximum und
die mittlere Energie zu hoheren Werten; man sagt
die Strahlung wird hirter. Das wird gemacht, weil
bei dicken Objekten die niederenergetischen Teile
des Spektrums so stark geschwicht werden, dass sie
praktisch keinen Beitrag zum Strahlungsbild leisten,
sondern nur die Strahlenbelastung des Patienten er-
hohen.

Um das Nutzstrahlenbiindel auf die gewiinschte Gro-
Be zu begrenzen, sind Blenden im Rontgenstrahler
eingebaut. Um die GroBe und Lage des Strahlungs-
feldes vor der Anwendung erkennen zu konnen, 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[6.3T).
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Abbildung 6.28: Oben: Transmission von Ront-
genstrahlen durch 10 cm Wasser
oder #quivalente Knochenmasse.
Unten: Massenschwachungskoeffi-
zient von Knochen, Muskeln und
Fett.

6.4 Kontrast und Streustrahlung

6.4.1 Das Problem

Bei der Wechselwirkung der Rontgenstrahlung mit
dem Objekt wird die Strahlung nicht nur ge-
schwicht, sondern es entsteht auch eine diffuse
Streustrahlung. Bei den iiblicherweise verwende-
ten Rontgenenergien entsteht diese Streustrahlung
hauptsichlich durch den Comptoneffekt, also die
Streuung eines einfallenden Rontgenphotons an ei-
nem freien (schwach gebundenen) Elektron.

Da die Streustrahlung nicht zur Abbildung beitrégt,
wird der Kontrast des Bildes reduziert. Das geschieht
allerdings nicht etwa durch eine Verschmierung der
Strukturen, sondern die Gesamtintensitit wird an-
gehoben, der Kontrast wird also kleiner. Auflerdem
steigt das Rauschen des Bildes mit der Wurzel aus
der Anzahl der Rontgenquanten pro Bildpunkt an.
Daher ist die einzig wirksame MafBlnahme eine Re-
duzierung der Streustrahlung im Bild.

Neben der Reduktion des Kontrastes trigt die Streu-
strahlung auch zur Strahlenbelastung bei: sie gelangt
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Klassische Rontgenrohre: Drehanoden-Réntgenrdhre:

T
il

Rontgenstrahler-
Einheit (Siemens)

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

2,5 mm Al/ 80 kV

Abbildung 6.29: Rontgenrohren.
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Abbildung 6.30: Bauform eines typischen Rontgen-
strahlers.

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. Blenden werden in erster Linie verwendet,
um die Entstehung der Streustrahlung zu reduzieren.
Um die Auswirkung der Streustrahlung auf den Kon-
trast des Bildes zu reduzieren, werden Streustrah-
lenraster eingesetzt.

6.4.2 Kontrast

Die Charakterisierung der Qualitit eines Strahlungs-
bildes wird im Wesentlichen durch den Kontrast
durchgefiihrt. Wenn D, zwei benachbarte Dosis-
werte im Dosisprofil sind, dann ist der Kontrast

._ D1 =Dy
" Di+Dy’

Man kann nun den Gesamtstrahlungskontrast K
ausrechnen, der durch die Nutzstrahlung (Dosis Dy)

— Strahlenfeld

Lichtfeld
Splegel

Zusatzhilter Bleiblenden

Réntgenstrahler

durchstrahltes
Objekt
g = Fokus / Rasterabstand
Streustrahlen-
raster

Abbildung 6.32: Wirkungsweise eines Streustrah-
lenrasters.

und die Streustrahlung (Dosis Dg) entsteht. In guter
Néherung ist diese gleichformig liber das gesamte
Bild verteilt. Es ergibt sich:

Ko [(Diy+Ds) = (Don+Ds)| 1
¢ D1y + Ds+ Doy + Ds l+a

KN?

wobei Ky der Kontrast ist, der ohne Streustrahlung,
also nur auf Grund von Schwichungsunterschieden,
entstehen wiirde. Der Parameter

2Dy
o i=—"
Din+Dyy

quantifiziert das Verhiltnis von Streustrahlung zu
Nutzstrahlung. Er hat im Thoraxbereich fiir die {ibli-
chen Feldgroen einen Wert von etwa o =~ 2, im Ab-
domen typischerweise o =~ 7. Die Strahlung hinter
dem Objekt enthilt also wesentlich mehr Streustrah-
lung als bildwirksame Nutzstrahlung und der Kon-
trast wird erheblich reduziert. Wegen dieser Kon-
trastminderung ist der Einsatz eines Streustrahlenra-
sters unumginglich.
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6.4.3 Streustrahlunterdriickung

L= Anzahl Lamellen /cm

WEEER

LD-‘ D=1

Schachtverhiitnis (r)=h /D

h = Lamellenhhe

Rasterlamelien

Abbildung 6.33: Form und geometrische Kenngro-
Ben eines Streustrahlenrasters.

Ein Streustrahlenraster (Abbildung wird durch
geometrische KenngréBBen wie den Fokussierungs-
abstand, die Anzahl der Lamellen pro Lingenein-
heit und das Schachtverhiltnis charakterisiert. Typi-
sche Werte fiir ein Lamellen-Raster: Die Hohe der
Bleilamellen ist 2 = 1,4mm bei einer Dicke von
d = 0,07 mm. Die Dicke des Schachtmediums zwi-
schen den Lamellen ist D = 0, 18mm bei einer An-
zahl von 4 Bleilinien pro mm. Die weillen Linien
auf Grund des Rasters verschlechtern die Ortsauflo-
sung kaum; sie konnen ganz vermieden werden in-
dem man das Raster wihrend der Aufnahme schnell
hin- und herbewegt.

Die wichtigste physikalische Kenngrof3e ist die Se-
lektivitiit S := Ty /Ty, das Verhiltnis der Nutzstrah-
lungstransparenz 7y und der Streustrahlungs-
transparenz Tg. Als Transparenz wird in die-
sem Zusammenhang das Verhiltnis von Dosis (oder
Strahlungsintensitit) 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 re-
duziert. Fiir den Gesamtstrahlungkontrast ergibt sich
nun

S kann Werte von 5 bis 15 annehmen, abhingig von
der verwendeten Strahlungsenergie.

6.5 Bilderzeugung

6.5.1 Rontgenfilm

Die klassische Methode zum Aufnehmen von Ront-
genstrahlung ist der Rontgenfilm. Er besteht aus
einer Trigerfolie mit Emulsionsschichten vorne
und hinten. Eine Emulsionsschicht enthilt kleine
Silberbromid-Kristalle. Wenn ein Rontgenquant auf
den Kristall trifft, dann werden viele Bromionen oxi-
diert und es entstehen freie Elektronen. Diese Elek-
tronen werden an “Keimen” eingefangen und die be-
nachbarten Silberionen werden angezogen und re-
duziert. Dadurch entstehen an den belichteten Stel-
len Silberkeime. An diesen Keimen werden durch
das Entwickeln Millionen weitere Silberionen re-
duziert und es entstehen Silberkorner. Das Fixie-
ren 16st iiberschiissiges Silberbromid aus der Emul-
sionsschicht heraus. Dadurch verliert der Film seine
Lichtempfindlichkeit.

Der Vorteil von Rontgenfilmen ist die sehr gute Orts-
auflosung von etwa 0.025 mm beim Einsatz von
Silberbromid, da die Kristalle sehr klein sind. Der
Nachteil ist, dass eine hohe Strahlungsdosis beno-
tigt wird, denn nur 1% aller Rontgenquanten werden
durch den Rontgenfilm absorbiert. Das hat zum Ein-
satz von Verstérkerfolien gefiihrt. Rontgenfilme oh-
ne Verstirkerfolien werden nur noch im Zahnront-
gen eingesetzt.

6.5.2 Kontrast und Kennlinie

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

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 ¢ belichtenden Dosis ein Maf} fiir den
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Abbildung 6.34: Kennlinie eines
Systems.

(Film-) Folien-

Abbildung (6.34) zeigt eine typische Kennlinie eines
(Film-) Folien-Systems (Schwirzungskurve). Der
mittlere Anstieg der Schwirzungskurve, die Grada-
tion

R )|
~ logyy(D2/D1)

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 lédsst 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 grofite Nachteil dieses
Bildwandlersystems.

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

Als Empfindlichkeit wird die erforderliche Dosis
Dp genannt fiir eine Schwirzung S = 1. Es gibt meh-
rere Empfindlichkeitsklassen EK := 1000uGy/Dg.

Ein System der Klasse 200 benétigt 5 uGy fiir die
Schwirzung S = 1. Gebriuchliche Empfindlichkeits-
klassen bewegen sich im Bereich EK = 100..800.

6.5.3 Film-Folien-System

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

Kassette
Verstirkerfolie mit Leuchtstoffschicht

Emulsion
Trigermaterial

Abbildung 6.35: 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
Lumineszenzlicht belichtet den Film.

Der Vorteil dieses Systems ist der gréf3ere 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.

Verstirkungsfolien Rintgenstrahlabsorption in einer | Wirkungsgrad
-1{¥y pm-Folie bei: der Lichtemission
d0ksV _ |6Dkev |80 keV

% % % %

CaWO, ‘33 13 n 4

L40Br Th |73 ‘33 ‘17 13

Gd. 0.5 Th 37 51 28 19

Abbildung 6.36: Wirkungsgrade der Rontgenab-
sorption und Lichtemission

Da ein Rontgenquant viele sichtbare Photonen er-
zeugt, ist eine Dosisverstirkung mit einem Faktor
von 10 bis 20 moglich. Wie die Tabelle zeigt, hdngt
der genaue Wert von der Rontgenenergie und dem
Leuchtstoff ab. Der Nachteil ist eine schlechtere
Bildschirfe, da das Fluoreszenzlicht in alle Richtun-
gen gestreut wird, in der Emulsion also ein Lichtke-
gel wirksam ist.
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Abbildung 6.37: Bildschirfe bei Film-Folien-Syste-
men.

6.5.4 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 Zu-
riickfallen in den Grundzustand moglich macht. Das
dabei entstehende Licht wird mit Photomultipliern
registriert und insgesamt das Bild zeilenweise digi-
talisiert. Nach dem Auslesen muss die Verstérkerfo-
lie geloscht werden, dann kann sie wieder eingesetzt
werden. Abgesehen von dem Vorteil, ein digitales
Bild zu erhalten, haben Speicherfolien auch einen
groflen Dynamikbereich, Fehlbelichtungen sind da-
her selten.

1) Belichten

2) Speichern

Leuchtzentren

3) Abfragen

4) Loschen und Regenerieren des Leuchtstoffs.

Abbildung 6.38: Prinzip von Speicherfolien.

6.5.5 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.

1) Aufladen

g Selenfilm

‘iW 7 %Trﬁger

2) Belichten
Réntgenquant

mit Kondensatorkamm
Llll Llll

3) Auslesen

4) Léschen

7

Abbildung 6.39: Selen-Filme (schematisch).

Der Selen-Film ist auf einem Triger aufgebracht
und wird positiv aufgeladen. Ein einfallendes Ront-
genquant erzeugt freie Elektronen und die positive
Raumladung wird abgebaut. Wenn nun eine Auf-
schlammung mit Toner erfolgt, bleibt dieser iiberall
da haften, wo noch eine positive Raumladung vor-
handen 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 méglich ist.
Vorteil ist auch hier der grole Dynamikbereich.

6.5.6 Festkorperdetektoren

Bei Festkorperdetektoren wird die Rontgenstrah-
lung in einer Szintillatorschicht in sichtbares Licht
umgewandelt. Ubliche Szintillatormaterialien sind
Gadoliniumoxysulfid und Thallium-dotiertes Césiu-
miodid (CsI:Tl), das eine hohe Umwandlungseffek-
tivitdt besitzt. Der grofte Vorteil von Csl ist, dass es
so hergestellt werden kann, dass sich eine Séulen-
struktur auf den Kristallisationskeimen an der Un-
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terlage bildet. Auf diese Weise sind relativ dicke
Leuchtschichten von ungefidhr 0.4 mm moglich, oh-
ne dass die riumliche Auflosung darunter leidet.

l l Réntgensirahlung
L

Untarage
Photokathode

L il

Abbildung 6.40: Nadelformige CsI-Kristalle.

Das Szintillationslicht, das im Csl gebildet wird,
breitet sich entlang dieser Sédulen aus, welche als
Lichtleiter wirken. Dadurch ist die Auflosung nicht
durch die Dicke der Schicht, sondern lediglich durch
den Durchmesser der Sdulen beschrénkt.

Zur Detektion werden Photodioden aus amorphen
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 besser als bei
der ersten Variante der Festkorperdetektoren.

Eine dritte Bauform verwendet einen CCD (charge
coupled device) zum Auslesen des Szintillationslich-
tes.

6.5.7 Rontgenbildverstirker

Héaufig mochte der Arzt Bewegungsabldufe oder die
Ausbreitung eines Kontrastmittels im Korper konti-
nuierlich beobachten. Frither stand der Arzt bei ein-
geschalteter Rontgenstrahlung vor einem Fluores-
zenzschirm, was zu einer extrem groflen Strahlenbe-
lastung von Patient und Arzt fiihrte. Heute wandeln
Rontgenbildverstirker die einfallende Rontgenstrah-
lung in sichtbares Licht um.

Gngangs —"
/ 100- nm
3 Kammera | Strahlteilerspiegel
& 7 | Li:EL 1 Viceo -~ -

| -.|','0|||l'_'|

Abbildung 6.41: Schema einer Rontgenbildanlage
(unten) und des Rontgenbildver-
stiarkers (oben).

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

Das Eingangsfenster des Rontgenbildverstérkers ist
typischerweise aus Aluminium. Es besitzt fiir dia-
gnostische Rontgenstrahlung eine 90%-ige Trans-
mission und hilt dem Atmosphérendruck stand. Am
Eingang des Rontgenbildwandlers wird die einfal-
lende Rontgenstrahlung in sichtbare Photonen um-
gewandelt. Dies geschieht mit einem Leuchtschirm
aus Na-dotiertem Csl. Diese Photonen treffen auf ei-
ne Photokathode, wo Elektronen herausgelost wer-
den. Diese werden in einem Vakuumgefif3 mit 25 —
30kV beschleunigt und auf dem Ausgangsleucht-
schirm abgebildet. Dieser wiederum kann direkt be-
obachtet werden oder wie eben beschrieben abge-
filmt werden.

6.6 Abbildungsqualitit

6.6.1 Abbildungsgiite

Die Bildgiite wird letztendlich gemessen an der
Qualtitdt der diagnostischen Aussage. Sie wird be-
einflusst von

* Eigenschaften des Bilderzeugungssystems,

 Eigenschaften des abzubildenden Objekts,
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* Bedingungen bei der Bildbetrachtung,

* und nicht zu vergessen den Leistungen des Aus-
werters!

Die physikalische Abbildungsgiite kann quantifiziert
werden durch

* Bildschirfe
* Kontrast

* Rauschen
* Artefakte

Eine objektive Beschreibung ist moglich durch die
Modulationsiibertragungsfunktion (MUF oder eng-
lisch MTF), die Ubertragungskennlinie und das
Wiener-Spektrum. Trotzdem ist der Einfluss auf dia-
gnostische Aussagen schwer abzuschitzen, und so
werden Auswerteexperimente gemacht, die die Er-
fahrung der Auswerter mit beriicksichtigt.

6.6.2 Bildschiirfe,
Modulationsiibertragungsfunktion

Die Bildschirfe ist verbunden mit der Wiedergabe
von Konturen. Eine scharfe Kante wird nicht zu ei-
nem Sprung im Schwirzungsverlauf fithren, sondern
eine Unschirfe im Ubergangsbereich besitzen. Ge-
messen wird dies durch die Abbildung von Rastern,
das visuelle Auflésungsvermogen wird als Anzahl
Linienpaare pro Milimeter angegeben (Ip/mm).

Um den Begriff der riumlichen Auflosung zu prizi-
sieren, dient die Modulationsiibertragungsfunkti-
on (MﬁF, MTF). Angenommen wird, dass ein Ob-
jekt im Rontgenstrahlengang ist, das am Ausgang zu
einer sinusformig modulierten Intensitédtsverteilung
fiihrt. Ein ideales Bild (das “Original”) hitte einen
Grauwert (in einer Dimension) von

g(x) = (g) +Aosin(2mxu),

wobei (g) der mittlere Grauwert des Originals ist,
Ao die Amplitude der Grauwertmodulation und u :=
1/A die raumliche Frequenz der Grauwertmodula-
tion darstellt.

Bei einem linearen Ubertragungssystem wird das
Bild zu

b(x') = () +Aosin(27x'u) - 0 (u),

und 1 (u) ist die Modulationsiibertragungsfunktion,
mit 0 < 7(u) < 1. Die Benutzung der MUF hat den
Vorteil, dass die MUF eines Gesamtsystems gegeben
ist durch das Produkt der MUFs der Einzelkompo-
nenten.

Original Bild

Kleine
Wellenlinge

Grolie
Wellenlinge

Abbildung 6.42: Abbildung von Rastern mit unter-
schiedlicher Anzahl von Linien pro
mm.

Wenn die Wellenlinge des abzubildenden Rasters zu
klein ist, dann geht 7 — 0, der Bildinhalt geht verlo-
ren, da nur noch der Mittelwert des Bildes bleibt. Ist
die Wellenldnge der Modulation grof3 genug, dann
ist 7 ~ 1 und das Bild entspricht dem Original.
Um die MUF mit vielen Sinus-Rastern unterschied-
licher Frequenz zu messen, wird ein rechteckformi-
ges Bleistrichraster mit zunehmender Frequenz be-
nutzt.

Formal ist ein lineares Ubertragungsystem charakte-
risiert durch die Impulsantwort (point spread func-
tion) h(x,y) des Systems. Dessen (zweidimensiona-
le) Fourier-Transformierte nennt man die komple-
xe Ubertragungsfunktion H(u,v). Die Modulations-
iibertragungsfunktion ist der Betrag der normierten
komplexen Ubertragungsfunktion:

MTF(u,v) = |H(u,v)| / |H(0,0)].

6.6.3 Bildunschirfe

Ursachen fiir Bildunschérfen sind:

¢ Geometrische Unschirfe durch die endliche
Grofle des Rontgenfokus;

¢ Bildwandlerunschirfe durch Lichtstreueffekte
(siehe vorher);

* Bewegungsunschirfe;
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Ronigenstrahlung

Leuchtstaff-

Fluoreszenz-
licht sehicht

Abbildung 6.43: Bildwandlerunschirfe durch Licht-
streuung.

* Objektunschirfe (Absorptionsunscharfe), da
sich die Strahlungsschwichung nicht sprung-
haft dndern kann wegen der Form der Objekt-
strukturen.

Abbildung 6.44: Objektunschirfe.

6.7 Computer-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.

6.7.1 Prinzip

Die Computer Tomographie (CT) verwendet das
gleiche physikalische Prinzip wie das Projektions-
rontgen. Bei der CT werden jedoch viele einzelne
Projektionsbilder augenommen, indem die Rontgen-
quelle und der Detektor um das Objekt (den Patien-
ten) gedreht werden. Aus dieser Vielzahl von Projek-
tionen berechnet ein Computer durch Riickprojek-
tion die dreidimensionale Elektronendichte im Ob-
jekt.

Das Einsatzgebiet umfasst hauptsdchlich Unfalldia-
gnostik und Untersuchungen von Kopf, Lunge und
Bewegungsapparat. Die Operationsplanung in der
Endoprothetik, zum Beispiel bei der kiinstlichen
Hiifte, basiert heute auf den dreidimensionalen CT-
Datensitzen. Quantitative CT ist wie beim Projekti-
onsrontgen nur eingeschriankt moglich. Ein Einsatz-
gebiet ist zum Beispiel die Messung des Knochenzu-
standes im Verlauf einer Therapie oder Erkrankung.

Transmissionstomographie Emissionstomographie
rotierende y-Detektorkopf
Rintgenrihre '

/O

=

Abbildung 6.45: 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 Konstruktionsverfahren:
die iterative Rekonstruktion und die Rekonstrukti-
on basierend auf Integraltransformationen, wie der
Radon-Transformation. Die iterative Rekonstruktion
war historisch wichtig, sie wurde in den Anfingen
der CT benutzt. Heutzutage wird sie nur noch in der
Nukleardiagnostik verwendet.
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6.7.2 Iterative (CT-) Rekonstruktion

Um die iterative Rekonstruktion zu verdeutlichen,
wird ein einfaches Objektmodell betrachtet (Abbil-

dung 645).

AX
D Lo -HHAX 'H12AX
— Ky | B2 [ By*Ee? #
D
() D =
JE— “21 ”_22 _2;. :Doe (!-111+!»112)AX

Abbildung 6.46: Einfaches Objektmodell.

Die Schwichung der Rontgenstrahlung erfolgt nach
dem Schwichungsgesetz. Fiir Dy erhilt man

D :Doe*(,unﬂilz)AX
oder
L n(Do/Dy) = i +
Ax o/1) = i1 T+ Hi2.

Die einfallende Dosis Dy ist bekannt, die Dicke Ax
eines Pixels ebenso. Gemessen wird Dy, also erhilt
man mit dem Messwert die Summe der auf dem Pro-
jektionsstrahl liegenden linearen Schwéchungskoef-
fizienten. Allgemeiner ist der Messwert die Projek-
tion der zweidimensionalen Verteilung der linearen
Schwichungskoeffizienten 4;;.

Um ein Bild des Objektes selber zu erhalten, muss
diese Projektion invertiert werden: aus den gemes-
senen Projektionswerten D; soll die Verteilung der
Schwiichungskoeffizienten L;; berechnet werden.

Das prinzipielle Vorgehen ist in der Abb. skiz-
ziert. Ausgehend von einer beliebigen Anfangsver-
teilung werden die Pixel in einer Projektionsrichtung
so korrigiert, dass die Messwerte herauskommen.
Das ganze wird iterativ fiir alle gemessenen Projek-
tionsrichtungen durchgefiihrt (Abbildung [6.47).

6.7.3 Radon-Transformation

Die wichtigste Grundlage fiir die Rekonstruktion
iber Integraltranformationen ist eine Arbeit von J.
Radon mit dem Titel "Uber die Bestimmung von
Funktionen durch ihre Integrale lings gewisser Man-
nigfaltigkeiten”, welche 1917 vero6ffentlicht wurde.

. 2 1
Objekt —1—
- -m
gemessene Projektionswerte o
7 7 38
0+1,5 |0+41,5 p—>»3-0=3
waagrechte Summen ey e I
i
senkrechte Summen Y. Inadd
5,5+0 |65+0

7-720 7-720

1,5+0,5/1,5-0,5
6,6-0,5 5,5+0,5

diagonale Summen

2 1

5 6

Abbildung 6.47: Schema der iterativen Rekonstruk-
tion.

Die Idee ist, eine beliebig integrierbare Funktion
g(x,y) durch Linienintegrale iiber das Definitionsge-
biet von g zu beschreiben.

Die Gesamtheit aller Projektionen

pe(§) = /:ang(x,y),

welche die einzelnen Messungen beschreiben, wird
als Radontransformierte bezeichnet. Hier bezeich-
nen 1 und & die Koordinaten des (um 6) gedrehten

Systems (siehe Fig. [6.48).

ﬂ'\.

1y

pa(&_,)""‘-—

x= Ecos 0 -Nsing

y=2Esin 8 +M cose

Abbildung 6.48: Projektion einer zweidimensiona-
len Funktion.

Ein quantitatives Beispiel ist die Projektion der
Funktion f(x,y), die in einem kreisformigen Gebiet
(Radius Rp) den Wert a besitzt und ansonsten Null
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ist. Die Projektion ergibt

2a4/R2—x2 |x| <Ry
pe(x)_{ 0 ‘ |

0 sonst.

Die Projektion pg(x) stellt somit eine Ellipsen-
Halfte dar, unabhingig vom Winkel 6.

6.7.4 Zentralschnitt-Theorem

Um aus den Messdaten das Objekt zu rekonstruie-
ren, kann man das Zentralschnitt-Theorem (auch
als Fourier-Scheiben-Theorem bekannt) verwen-
den. Es lautet:

Die bei einem Schnitt durch die zweidimensio-
nale Fourier-Transformierte G(ky,k,) von g(x,y)
unter dem Winkel 6 sich ergebende Funktion
Gg(k) ist gleich der eindimensionalen Fourier-
Transformierten der Projektion pg(&):

Py(k) = F{pe(¢)} = Go(k).

F s

X ’ér—h G(kg, ky)
g(x, y)a/(ﬁ‘\/e Y
N7
N AR
_/
po(é) \%/
Ortsraum Frequenzraum

Abbildung 6.49: Veranschaulichung des Zentral-

schnitt-Theorems.

Die Rekonstruktion des Bildes kann also wie
folgt durchgefiihrt werden: Durch eindimensionale
Fourier-Transformation aller gemessenen Projektio-
nen kann die zweidimensionale Fouriertransformier-
te G(ky,ky) von g(x,y) zusammengesetzt werden.
Die gesuchte Bildfunktion g(x,y) erhélt man durch
die inverse Fourier-Transformation von G(ky, ky).

6.7.5 Gefilterte Riickprojektion
Die Radontransformation beziehungsweise das
Zentralschnitt-Theorem kann auch so gedeutet
werden, dass das Spektrum P(k,0) mit der Fil-
terfunktion |k| gefiltert worden ist. Denn fiir die
Bildfunktion
1 e 27 (ks +yk
gy = / dkydky G kg, ky) €27 k)

kann man zeigen, dass

1
dO | dkPy(k)|k| €™
27r/ / 6 )’ ‘

_ %/0 d6 pe(E) « F~ {[k]}

glx,y) =

gilt. Der Faltungskern F~!{|k|} ist unabhingig
vom Projektionswinkel, das heift alle Projektionen
werden mit dem gleichen Kern gefaltet. Das eroff-
net die Moglichkeit, statt des “richtigen” Kerns ei-
ne modifizierte Filterfunktion zu verwenden, die
die hohen und mittleren Ortsfrequenzen unterschied-
lich stark anheben. Verwendet werden glittende und
hochauflosende Filter beziechungsweise Faltungsker-
ne.

Die gefilterte Riickprojektion muss fiir die Pra-
xis diskretisiert werden. Ein Vorteil der gefilterten
Riickprojektion besteht darin, dass direkt nach dem
Erfassen der ersten Projektion schon mit der Faltung
und Riickprojektion begonnen werden kann.

Abbildung [6.50] zeigt ein Beispiel fiir den Einfluss
der Filterung auf ein punktférmiges Objekt.

6.7.6 Hounsfield-Einheit

In der CT werden, wie beim Projektionsrontgen,
“Schattenbilder” der transmittierten Rontgeninten-
sitit 1 = Ipe~J4() aufgenommen. Daraus werden
Schichtbilder rekonstruiert, die die Verteilung der li-
nearen Schwichungskoeffizienten u in der Objekt-
schicht darstellen. Fiir die praktische Darstellung
werden statt der Schwichungskoeffizienten relati-
ve Schwichungswerte benutzt, die in Hounsfield-
Einheiten HU gemessen werden.
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Abbildung 6.50: Vergleich einer gefilterten und ei-
ner ungefilterten Riickprojektion.

%
2000+
1000
0
V“W 2
-10007

Abbildung 6.51: Schema der Hounsfield-Skala.

Die Hounsfield-Einheit ist definiert relativ zum li-
nearen Schwichungskoeffizienten von Wasser, ty:

H— Uw
Hw

Die Rontgenschwichungskoeffizienten von Korper-
gewebe in Hounsfield-Einheiten reicht von +3000
fir Knochen bis zu -1000 fiir Luft. Die meisten
Weichteilgewebe iiberlappen in einem Bereich von
etwa -200 bis +100. Da dies hiufig keinen ausrei-
chenden Kontrast ergibt, werden Kontrastmittel ver-
wendet um den Kontrast zu erhdhen.

H :=1000-

6.8 Technik der CT-Scanner

6.8.1 1. Generation

Fiir die ersten CT-Aufnahmen um 1970 benutz-
te G.N. Hounsfield als Strahlenquelle (y-Strahlung)

Knochen
3000
s

HU+ Blut

Leber
50 % ? 7 Tumor
Milz Niere / Herz
: % Pank!eas Ns_ben- % Darm %Hmbla&e
= Z 4 niere A P
“ 41

7| Wasser /

wl @ %

| mamma %

200 797
B Fett
200 =) L%'ge
o 2
Luft

Abbildung 6.52: Rontgenschwichungskoeftfizienten
verschiedener Korpergewebe in
Hounsfield-Einheiten.

24 Am (Americium). Rontgenrshre und Detektor be-

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

Rohre
O

|| =

}“j Patient

0 Detektor

Rohre

Detektor
Abbildung 6.53: CT-Scanner der 1. Generation.

Wie in Abb. [6.53] 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
und danach um den Korper gedreht. Durch dieses
schrittweise Aufnahmeverfahren wurde die Messzeit
relativ lang.

Fiir die iterative Rekonstruktion des ersten Bildes be-
notigte Hounsfield 2.5 Stunden. Fiir die ersten Test-
messungen wurden Aufnahmen von (toten) Gehirn-
en gemacht, danach wurden auch Messungen an le-
benden Probanden (z.B. Hounsfield) durchgefiihrt.

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

6.8.2 2. Generation

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

Abbildung 6.54: CT-Scanner der 2. Generation:
Funktionsweise (links) und Da-
tenaufnahme im Radon-Raum
(rechts).

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. 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 6,
unter dem der Rontgenstrahl 14duft, 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 gleichmiBigen, rechteckigen Raster angeordnet
sein. Da die Daten nicht direkt in dieser Form anfal-
len, verwendet man ein Interpolationsverfahren.

6.8.3 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.

HDI'H:

il

" Detektor - Array

Abbildung 6.55: CT-Scanner der 3. Generation und
Datenaufnahme im Radon-Raum
(rechts).

Es werden 500 bis 800 Detektoren pro Array be-
nutzt, und pro Sekunde kénnen 1000 Projektionen
aufgenommen werden. Wie im s — 0 Diagramm ge-
zeigt, werden hier alle Werte von s gleichzeitig auf-
genommen. Die experimentellen Punkte im s — 6
Diagramm liegen auf einer geneigten Geraden. Das
System muss jetzt nur noch gedreht werden, d.h. im
s — 6 Diagramm wandern die Messpunkte horizon-
tal.

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

6.8.4 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.

Damit die Detektoren den Rontgenstrahl nicht sto-
ren, ist der Detektorring leicht geneigt.
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Abbildung 6.56: CT-Scanner der 4. Generation und
Datenaufnahme im Radon-Raum
(rechts).

Um den Schnittbereich einstellen zu kénnen, werden
zum einen Lichtvisiertiefenblenden eingesetzt (siche
vorher), und fiir die Feineinstellung kann ein Sca-
nogramm des Patienten aufgenommen werden, bei
der die Rohre und der Detektor ortsfest bleiben, und
der Patient in einem kleinen Bereich durch den CT-
Scanner geschoben wird.

Idngenrohre \' =
|' isnbewegeng

|' - F? ~
< =4

- Hongenam aahme”
Scarogramm

Abbildung 6.57: Scanogramm.

6.8.5 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 aulerdem moglichst empfindlich sein, um die
Messzeit moglichst kurz und die Strahlenbelastung
moglichst gering zu halten. Man verwendet deshalb
iberwiegend zwei Typen von Rontgendetektoren:
Xenon-Hochdruckionisationskammern und Szintil-
lationskristalle mit Photodioden.

Die lonisationskammer ist ein Kreissegment mit ei-
ner Linge von typischerweise 10 cm und einigen
Millimetern Hohe. Sie ist mit Xenon-Gas bei 20 bar
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Abbildung 6.58: Schematischer Aufbau von Xenon-
Hochdruckionisationskammern
(links) und Szintillatorkristallen
mit Photodetektoren (rechts).

gefiillt und besitzt eine Quanteneffizienz (DQC: De-
tective Quantum Efficiency) von bis zu 60%. Ge-
messen wird der Strom zwischen Anode und Ka-
thode, der proportional zur einfallenden Rontgen-
leistung ist. Die Abklingzeit betrdgt etwa 1us, so
dass Messwerte relativ schnell aufgenommen wer-
den konnen.

Beim Szintillations-Detektor werden, wie schon vor-
her beschrieben, etwa 10 mm lange nadelférmige
Csl-Kristalle verwendet. Im Gegensatz zum Einsatz
bei Rontgenbildverstiarkern 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.

6.8.6 Auflosung

Die Auflosung der CT ist (wie beim Projektions-
rontgen) durch die endliche Grofle der Detektoren
und des Fokus auf der Anode der Rontgenrohre
bestimmt. Beide liefern jeweils einen Beitrag zur
Modulations-Transferfunktion.

Fiir einen Fokusdurchmesser F betrégt der effektive
Fokusdurchmesser in der Probe

bp =F ——

139



6 Rontgendiagnostik

Detektor

e e

D

Abbildung 6.59: Auflosungsgrenzen auf Grund end-
licher GroBe von Detektor und
Quelle

und fiir den Detektor entsprechend

R
bD:DZ

Diese Auflosungen beziehen sich zunichst auf ein-
zelne Projektionen. Soll sie auf die gesamte CT-
Messung iibertragen werden, so bendtigt man ent-
sprechend viele Projektionen in unterschiedliche
Richtungen.

6.8.7 Artefakte

Die Verletzung der Bedingungen fiir die Bildrekon-
struktion fiihrt zu Artefakten. Artefakte sind kiinst-
liche Strukturen im Bild, fiir die es in dem abgebil-

* Metallartefakte entstehen durch Totalabsorp-

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

Partialvolumenartefakte entstehen durch
nicht homogene Voxel (wie in der MRI auch).
Liuft ein Teil des Strahls durch einen Bereich
mit Rontgenschwichungskoeffizienten p; und
ein anderer Teil des Strahls durch einen Bereich
U, Treffen diese beiden Teilstrahlen auf den
gleichen Detektor, so registriert dieser die
Intensitét

#1+#2AX

1
J = Joi [e_“‘A" —I—e_“2A"] # Joe~ 2
Mogliche Folgen sind eine nichtlineare Mitte-
lung iiber die Schichtdicke, sowie Verfalschung

von diinnen Objekten, die schrig durch die
Schicht verlaufen (Blutgefif3e!).

Streustrahlartefakte wurden bereits disku-
tiert.

Kopplungsartefakte: zwei getrennte Struktu-
ren laufen ineinander.

Abbildung 6.60: Artefakte bei der CT.

deten Objekt keine Entsprechung gibt. Mogliche Ar- 6.9 Phasenkontrast-

tefakte sind:

¢ Bewegungsartefakte fithren zu Streifenarte-
fakten im Bild.

Mikrotomographie

6.9.1 Mikrotomographie

» Aufhirtungsartefakte fithren zu sogenannten

Hounsfield-Balken. Wegen der spektralen Ver- Rontgentomographie wird nicht nur im klinischen
teilung der Bremsstrahlung wird die Strahlung Bereich verwendet, sondern auch fiir andere For-
mit zunehmender Linge des Absorptionsweges schungszwecke. So kann man mit Hilfe von sehr
aufgehiartet. Volumenelemente gleichen Mate- hoch aufgelosten Aufnahmen die Struktur von Kno-
rials haben einen scheinbar geringeren Schwi- chen, Nerven und anderen Geweben im Detail un-
chungskoeffizienten in groB3erer Objekttiefe. tersuchen. Wenn man Gerite baut, welche nicht fiir
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Menschen ausgelegt sind, so wird es moglich, sehr
hohe Auflésungen zu erreichen. Pionierarbeit fiir
diese Anwendungen hat Prof. Bonse (E1) geleistet.

Abbildung 6.61: Knochen eines Osteoporose Patien-
ten.

In der Micro-CT (u-CT) werden Proben mit einer
hohen raumlichen Aufliésung in der Grolenordnung
pum abgebildet. In Abb. [6.6]1] ist ein Knochen eines
Osteoporose Patienten gezeigt. Anhand solcher Auf-
nahmen werden z.B. die Wirkungen von Medika-
menten iiberpriift.

6.9.2 Phasenkontrast

Bei Rontgenaufnahmen wird normalerweise die Ab-
sorption des Gewebes gemessen. Eine Alternative
dazu ist die Messung einer Phaseninderung. Dabei
wird die Phaseniinderung von Rontgenstrahlen in ei-
nem Medium mit dem Brechungsindex n, im Ver-
gleich zu der Ausbreitung im Vakuum, ausgenutzt.

Die in der Abbildung gezeigte Phasenidnderung
ist in der Realitit etwa 10° mal kleiner. AuBer der
Phaseniinderung tritt auch eine Schwichung auf, die
den Phasenkontrast beeintrichtigen kann. Der Pha-
senkontrast erlaubt insbesondere auch, bei Weichtei-
len einen guten Kontrast zu erzielen, wo die Absorp-
tion iiblicherweise nur wenig Kontrast ergibt.

Eine Phasenidnderung kann nicht direkt nachgewie-
sen werden: Das Signal eines Rontgendetektors ist
proportional zur Intensitdt und damit unabhingig
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Abbildung 6.62: Phasen- und Amplitudendnderung
eines (monochromatischen) Ront-
genstrahls beim Durchqueren eines
Mediums mit dem Brechungsindex
n.

von der Phase. Um die Phase messen zu konnen, be-
notigt man eine interferometrische Messmethode -
dhnlich wie bei der Holographie.

6.9.3 Rontgen-Interferometrie

Der typische Aufbau ist in der Abbildung|[6.63|zu se-
hen. Fiir die Messung benétigt man kohirentes Ront-
genlicht.

NaJ-Detektor
Probe

z
[ /.// Interferometer -
\ y
CcCD ‘ = Synchrotronstrahlung
o —

Monochromator

T_ﬁ

/"/ “beam stop” |

Fliissigkeitszelle Phasenschieber

( pMet‘lium = pProbe )
=> Probengeometrie hat keinen
Einfluf} auf Interferenzmuster)

Abbildung 6.63: 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 aufgenommen.

Wenn man den Referenzstrahl mit dem beam stop
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ausblendet, dann erhilt 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 Attenuation-u-CT (AuCT) sind die Projek-
tionen normierte Intensitétsprofile:

M — e_fd))“(x7yvz) ,

L(x,z) = To(x.2)

mit u(x,y,z) als ortsabhingiger Abschwichungsko-
effizient und y die Einfallsrichtung der Rontgen-
strahlung.

Bei der PuCT werden Phasenverschiebungsprofile
@ (x,z) aufgenommen:

9(x,2) = i—n/dyn(w,Z),

hier ist n der ortsabhiingige Brechungsindex, der die
Probenstruktur wiederspiegelt. Die Phasenverschie-
bungsprofile werden im Rechner aus den Interfe-
renzmustern gewonnen.

6.9.4 Anwendung: Nervengewebe

In der Abbildung [6.64] 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
konsistent die Phasenmessung ist. Die iibrig geblie-
bene leichte Modulation kommt durch die Abschwi-
chung des Signals zustande.

In der Abbildung[6.63| wird der Kontrast zweier Bil-
der, gewonnen mit AuCT und PuCT, verglichen.
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Abbildung 6.64: Interferenzmuster. Oben mit Probe,
in der Mitte ohne Probe und unten
ist die Summe der Projektionen mit
einer Phasenverschiebung um 7 zu
sehen.

1 mm

Abbildung 6.65: Kontrastvergleich AuCT  und

PucCT.

Bei der PuCT kann man quantitative Strukturmes-
sungen durchfiihren. Es kann die Elektronendichte
und die Massendichte bestimmt werden.

Abbildung [6.66] vergleicht das Tomogramms 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.

6.9.5 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-
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Tomogramm (12 keV)

Histologischer Schnitt

Gelb:
Nervengewebe

Blau: Gehirn

Abbildung 6.66: Vergleich zwischen einem histolo-
gischen Schnitt und einer PuCT-
Aufnahme.

trastmessung deutlich kleiner als bei einer Ampli-
tudenkontrastmessung (Abbildung[6.67k Messung in
Wasser).
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Abbildung 6.67: Vergleich der 1%-Schichtdicken
bei AuCT und PucCT.

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

V4 z\"
Moo E p(X,y,Z),

mitm ~ 2.5 .. 3.5. Der entsprechende Koeffizient fiir
die Amplitudenmessungen ist

PZN
7V

Wie in Abb. [6.67] gezeigt, ist die Empfindlichkeit
im Falle der Phasenkontrasttomographie um mehr
als drei GroBenordnungen hoher als bei Amplitu-
denmessungen. Aufgrund der wesentlich geringeren

Abhingigkeit von der Ordnungszahl (linear statt ca.
4te Potenz) ist die Phasentomographie vor allem fiir
leichte Elemente (also Weichteile) sehr attraktiv.

Réumliche Auflosung:

x-,y-Richtung:
\ESum (64 Ip/mm)

N

ey
~_.

I *z-Richtung: ..
A= s I | 5440 5o B 2t _;
Dichtesinderung relativ zur w 15]1[1} B3 lpfmll}) il

Zellfliissigkeit (Zuckerlosung) ° " o W

Abbildung 6.68: Zur Sensitivitit (links) und Auflo-
sung (rechts) von PuCT.

In der Abbildung[6.68|links sind 4 Schichten an un-
terschiedlichen Positionen (Zahlen in um) gezeigt.
Die Farbskala gibt den Dichteunterschied Ap gegen-
iiber 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 Auflosung in x- und
y-Richtung mit 64 Ip/mm (7.8 pm) besser ist als in
z-Richtung 33 Ip/mm bezw. 15 yum.
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