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Kurzfassung

Die mechanische Thrombektomie ist ein bildgestiitztes Verfahren zur mechanischen
Entfernung grofier Blutgerinnsel, welches in den letzten Jahren Einzug in die inter-
ventionelle Neuroangiographie erhalten hat. Aufgrund der hohen Komplexitét des Ver-
fahrens kann es zu erheblichen Durchleuchtungszeiten und einer hohen Anzahl von
DSA-Aufnahmen kommen. Eine 50 Patienten umfassende Kurzstudie soll Aufschluss
dariiber geben, inwieweit bei der mechanischen Thrombektomie mit deterministischen
Strahlenschdden der Haut zu rechnen ist. Als Ma$ fiir die Patientenhautexposition wird
die lokale Haut-Aquivalentdosis H,,(0,07) verwendet. Messungen der Oberflichendosis
an einem Kopfphantom liefern die nétigen Konversionsfaktoren, sodass H,,(0,07) nach-
traglich aus den Untersuchungsdaten der behandelten Patienten bestimmt werden kann.
In drei der untersuchten Félle kam es zu einer Uberschreitung des durch die Strahlen-
schutzkommission empfohlenen Grenzwertes fiir Hautreaktionen von 3 Gy. Weitere 15
Patienten werden mit einer zumindest bedenklichen Dosis von 1-3 Gy belastet. Folge-
richtig erscheint eine systematische Uberwachung von H,(0,07) in der interventionellen
Neuroangiographie angebracht. Zwischen H,(0,07) und der Einfalldosis existiert ein
linearer Zusammenhang, sodass sich die Einfalldosis sehr gut zur Abschétzung des Ri-
sikos von strahleninduzierten Hautreaktionen eignet. Fiir das Dosisflachenprodukt ist
dies aufgrund der groflen Variationen beziiglich verwendeter FeldgréBen nicht méglich.
Neben den gewonnenen Erkenntnissen zur Dosisiiberwachung zeigen relative Dosismes-
sungen in Abhéngigkeit von technischen Untersuchungsparametern und unter Beriick-
sichtigung der notigen Bildqualitdt ein mogliches Reduktionspotenzial der Dosis von
bis zu 50-75%.

Abstract

The mechanical thrombectomy is an image-guided procedure for excision of a clot from
a blood vessel, which was established in the surgical neuroangiography in the last few
years. The intricacy of this procedure leads to an increase of exposure time and the
amount of DSA-sequences. A study of 50 patients shall give information about the
radiation burden of the patient’s skin and whether deterministic radiation effects must
be expected after a mechanical thrombectomy. The personal surface dose equivalent
H,(0,07) is used as a measure for the skin exposure. To determine H,(0,07), recorded
data about the examination is used in combination with conversion factors, which are
measured for different beam qualities on the surface of a phantom. For three out of
the 50 patients, H,(0,07) reached values greater than 3 Gy, which is considered as the
threshold value for deterministic skin injuries. Further 15 patients receive a H,(0,07) of
1-3 Gy which at least gives cause for concern. Consequently, in surgical neuroangiogra-
phy a systematic consideration of H,(0,07) seems to be reasonable. A clear correlation
between H,(0,07) and the entrance air kerma is shown. For the dose area product,
this correlation is not possible due to the wide range of field sizes. Conclusive relative
dose measurements with respect to the necessary image quality depending on technical
examination parameters show a possible reduction of H,(0,07) up to 50-75%.
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1 Einleitung

Der grofite Beitrag der kiinstlichen ionisierenden Strahlung, dem die Bevolkerung aus-
gesetzt ist, wird durch die diagnostische und interventionelle Radiologie geliefert. Die
Reduktion der Strahlenbelastung, welcher Patienten bei Rontgenuntersuchungen oder
-interventionen ausgesetzt sind, ist deshalb in den letzten Jahrzehnten ein zentrales
Thema der Forschung geworden. Insbesondere die Techniken zur Detektion von Ront-
genstrahlung konnten so weit optimiert werden, dass deterministische Strahlenschiden
in der diagnostischen Radiologie keine Rolle mehr spielen. Die weiterhin nétige Uberwa-
chung des stochastischen Strahlenrisikos erfolgt an allen radiologischen Systemen durch
die direkte Messung des Dosisflachenproduktes. Dies zeichnet sich durch sehr einfache
Messbedingungen und der Unabhéngigkeit vom Abstand zur Rontgenquelle aus. Zudem
kann es, sofern die exponierte Korperregion bekannt ist, mithilfe von Konversionsfak-
toren direkt in die effektive Dosis tiberfithrt werden.[DINO1Db]

Die modernen Detektortechniken der diagnostischen Radiologie, wie beispielsweise die
digitale Lumineszenz-Radiographie oder die Xeroradiographie, benétigen jedoch wei-
terhin eine Auslese und Digitalisierung des detektierten Signals. Somit kommen diese
Techniken nicht fir Anwendungen in Frage, die unter Fluoroskopie durchgefiihrt wer-
den miissen. Zu diesen Anwendungen zahlt insbesondere die Angiographie, die neben
diagnostischen Fragestellungen den Kern der interventionellen Radiologie bildet. Hier
konnte eine erste Reduktion der Patientenexposition durch die nachtrégliche Digitalisie-
rung des analogen Rontgenbildverstéarkersignals erreicht werden. Studien im Verlauf der
1990er und Anfang der 2000er Jahre zur Patientenexposition infolge angiographischer
Interventionen, wie beispielsweise Embolisationen und Angioplastien, zeigten jedoch
immer wieder Uberschreitungen der Schwellendosiswerte fiir leichte deterministische
Strahlenschdden der Haut. In ihrem aktuellsten Bericht zur interventionellen Radio-
logie, datiert vom 21.09.2007, kommt die Strahlenschutzkommission (SSK) dennoch
zu dem Schluss, dass insbesondere in der interventionellen Neuroangiographie keine
deterministischen Schiden zu erwarten seien, sofern die Eingriffe in geeigneten neuro-
radiologischen Zentren durch im Strahlenschutz erfahrenes Fachpersonal durchgefiihrt
werden. [SSKO07]

Ein Jahr zuvor brachte die Firma Ziehm Imaging durch Ausnutzung der neuen Flach-
detektortechnik den ersten vollstdndig digitalen C-Bogen auf den Markt und induzierte
damit einen immensen Fortschritt auf dem Feld der interventionellen Radiologie. Die
neue und verglichen mit Rontgenbildverstarkern hochauflésende Technik ermdoglichte
die Entwicklung komplizierterer Verfahren und somit eine mafigebliche Erweiterung des
Behandlungsspektrums. Nach anfénglichen Problemen konnte das Verfahren der mecha-
nischen Thrombektomie, einer mechanischen Entfernung grofler Blutgerinnsel mittels
eines Mikrokatheters, zur Behandlung ischdmischer Schlaganfille in der interventionel-
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len Neuroangiographie in den letzten Jahren etabliert werden. Aufgrund des duBerst
positiven klinischen Outcomes und der hohen Inzidenzrate von circa 10.000 Neuerkran-
kungen pro Jahr (deutschlandweit) entwickelt sich die mechanische Thrombektomie
neben der Embolisation und der Angioplastie zur neuen Kerndisziplin der interventio-
nellen Neuroangiographie.[Sil6]

Die durch die Digitalisierung der interventionellen Radiologie ermdoglichte Etablierung
neuer Verfahren, wie der mechanischen Thrombektomie, fithrt zu der Kernfragestel-
lung dieser Arbeit, ob die im Jahre 2007 getétigte Aussage der SSK auch im Jahre
2017 weiterhin Bestand hat. Weiterhin erfolgt eine Quantifizierung der neuen Mog-
lichkeiten des Dosismanagements moderner, digitaler angiographischer Arbeitsplatze.
Dariiber hinaus wird untersucht, ob sich das Dosisflachenprodukt auch zur Abschét-
zung deterministischer Strahlenschéden eignet und dessen alleinige direkte Messung
auch in der interventionellen Radiologie ausreichend ist.

Zur Klarung dieser Fragestellung wird eine Kurzstudie zur Hautexposition einer 50-
kopfigen Patientengruppe durchgefiihrt, die sich einer mechanischen Thrombektomie
in der interventionellen Neuroangiographie des Klinikums Dortmund unterzogen ha-
ben. Das Klinikum Dortmund verfiigt iiber einen hochmodernen angiographischen Ar-
beitsplatz des Typs ,,Artis zee biplane* der Firma Siemens. Dieser erfiillt neben allen
modernen Verfahren der Neuroangiographie auch alle Voraussetzungen fiir innovative
kardiovaskuldre Untersuchungen und Eingriffe. Dariiber hinaus ist die interventionelle
Neuroangiographie des Klinikums Dortmund mit iiber 200 Féllen pro Jahr eines der sie-
ben fithrenden Zentren in Deutschland fiir die Durchfithrung mechanischer Thrombek-
tomien [Keal7]. Aus dieser verhéltnisméafiig hohen Patientenanzahl erwéchst eine grofie
Erfahrung der behandelnden Radiologen, sodass sich dieser Standort ausgezeichnet fiir
die Durchfithrung einer reprasentativen Kurzstudie eignet. Als Maf} fir die Hautexposi-
tion wird die Gréle der lokalen Haut-Aquivalenzdosis H,(0,07) verwendet [DIN14]. Die
Bestimmung von H,(0,07) erfolgt nachtraglich mit den in den Untersuchungsprotokol-
len gespeicherten Strahlungsdaten. Die dafiir benotigten Konversionsfaktoren werden
zuvor in Abhéngigkeit von Strahlungsqualitit und Projektionsrichtung an der Ober-
fldche eines Alderson-Rando Kopfphantoms gemessen, deren Werte zusammen mit den
Studienergebnissen in Kapitel 4 vorgestellt werden. Ein Vergleich mit den durch die
SSK herausgegebenem Schwellenwert von 3 Gy fiir deterministische Strahlenschiden
der Haut soll zeigen, ob deren systematische Berticksichtigung nétig waire. Zudem wird
eine mogliche Korrelation zwischen Dosisflichenprodukt und H,(0,07) geprift. Dariiber
hinaus werden in Kapitel 5 die Abhédngigkeiten der Bildqualitdt und der Patientenex-
position von verschiedenen Geréteeinstellungen mittels Phantommessungen untersucht.
Somit wird gepriift, inwieweit sich das Dosismanagement der behandelnden Radiologen
im Hinblick auf die 50 untersuchten Félle weiter optimieren lasst.

Die fiir das Verstandnis dieser Untersuchungen notwendigen physikalischen und medi-
zinischen Hintergriinde werden zuvor in Kapitel 2 dargelegt. Eine detaillierte Beschrei-
bung des angiographischen Arbeitsplatzes, der verwendeten Priifkdrper und Messsys-
teme sowie der Methodik wird in Kapitel 3 bereitgestellt.
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In diesem Kapitel wird das fir das Verstindnis der Arbeit notige Hintergrundwissen
bereitgestellt. Zundchst werden die relevanten Wechselwirkungsarten von Réntgenstrah-
lung mit Materie erldutert, bevor die radiologischen Dosisbegriffe eingefiihrt und die
Auswirkungen von ionisierender Strahlung auf menschliches Gewebe im Allgemeinen
und die Dosisbelastung in der Radiologie im Speziellen erldutert werden. Anschlieffend
wird das grundlegende Prinzip der Projektionsradiographie dargestellt. Dabei wird ne-
ben der Erzeugung und der Detektion der Réntgenstrahlung insbesondere auf die Fi-
genschaften des entstehenden Réntgenspektrums und die Mdéglichkeiten der digitalen
Bildverarbeitung eingegangen. Abschlieffend werden die technischen Besonderheiten der
interventionellen Angiographie, wie die digitale Subtraktionsangiographie, und das Ver-
fahren der mechanischen Thrombektomie geschildert.

2.1 Wechselwirkung von Photonen mit Materie

Trifft ein Photon auf Materie, so existieren bei den in der Radiologie iiblichen Energien
drei Moglichkeiten der Wechselwirkung;:

1. Das Photon durchquert die Materie ohne Wechselwirkung.
2. Das Photon deponiert seine gesamte Energie und wird infolgedessen absorbiert.

3. Das Photon wird durch Streuung aus seiner urspriinglichen Bahn gelenkt, wobei
es zu einer Energieiibertragung kommen kann.

Im Folgenden werden zunéchst die physikalischen Wechselwirkungseffekte zwischen
Photonen und Materie erldutert und anschliefend das exponentielle Schwachungsge-
setz eingefiihrt. Als Quelle fiir die Ausfithrungen dient das Buch [ADJS12].

2.1.1 Wechselwirkungsarten

Die Wahrscheinlichkeit fir das Auftreten eines bestimmten Wechselwirkungsprozesses
wird durch den Wirkungsquerschnitt o beschrieben. Dieser héngt in erster Linie von der
Energie F/, = hf des einfallenden Photons und der Kernladungszahl Z des Targetma-
terials ab und hat die Einheit einer Flache. In der Radiologie treten Photonenenergien
von bis zu 150keV (Rontgenstrahlung) auf. In diesem Energiebereich miissen drei ver-
schiedene Wechselwirkungsprozesse beriicksichtigt werden.
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Rayleigh-Streuung

Bei der Rayleigh-Streuung handelt es sich um die kohérente Streuung des Photons an
einem gebundenen Elektron. Die Energie des Photons ist zu klein, um das Atom zu
ionisieren oder anzuregen. Es findet somit kein beziehungsweise eine vernachléssigbar
kleine Energieiibertragung statt. Fiir den Wirkungsquerschnitt or, in Abhéngigkeit
von der Kernladungszahl Z des Streukorpers gilt:

ZQ
ORa X W (2.1)

Compton-Streuung

Im Gegensatz zur Rayleigh-Streuung ist die Compton-Streuung (auch Compton-Effekt
genannt) inkohérent. Die Energie des Photons ist grofl genug, um das Atom, an dem
es gestreut wird, anzuregen oder zu ionisieren, sodass es einen Teil seiner Energie auf
ein Hiillenelektron iibertrigt. Fiir die Anderung der Wellenlinge A\ durch den Streu-
prozess gilt:

AN =

(1 —cos¢) (2.2)

mec

Die Energietibertragung auf das Elektron ist also direkt proportional zum Streuwinkel
(maximal bei ¢ = 180°) und zur Energie des einfallenden Photons. Die Winkelvertei-
lung der gestreuten Photonen ist ebenfalls energieabhéngig und wird durch den Klein-
Nishina-Wirkungsquerschnitt beschrieben (siche Abbildung 2.1). Fiir die Abhangigkeit
des Wirkungsquerschnitts og, von der Kernladungszahl Z des Streukorpers gilt:

Oco X Z (2.3)

Bei radiologischen Anwendungen kann die Compton-Streuung auch zu einigen uner-
wiinschten Effekten fiihren. Zum einen wird durch sie ein erheblicher Anteil an Streu-
strahlung verursacht, der im Strahlenschutz beachtet werden muss (Patient wird zur
zweiten Strahlenquelle), zum anderen fithren die Vorwértstreuungen (# < 90°) zudem
zu einer Verschlechterung der Bildqualitit (siche auch Abschnitt 2.3.4).

Des Weiteren fiihren Riickstreuungen (6 > 90°) zu einer erhthten Energiedeposition an
Grenzflachen, wie der Hautoberfldche des Patienten. Dadurch kann es je nach Photo-
nenenergie und Feldgrofie zu einer Dosiserhohung von bis zu 60 % kommen. In Abbil-
dung 2.1 sind die relativen differentiellen Wirkungsquerschnitte in Abhéngigkeit vom
Streuwinkel fiir verschiedene Photonenenergien dargestellt. Die relative Wahrschein-
lichkeit fiir Riickstreuungen nimmt mit zunehmender Photonenenergie stark ab und
verschwindet fiir Energien oberhalb von 1 MeV nahezu vollstdndig. Die Beriicksichti-
gung von Riickstreuungen ist folglich ausschliefilich bei niedrigen Energien, wie in der
Radiologie, angezeigt, hier aber unerlasslich.
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Abbildung 2.1: Relativer Wirkungsquerschnitt fiir die Photon-Elektron-Streuung bei verschie-
denen Photonenenergien geméafl Klein-Nishina [KN29].

Photoeffekt

Neben der Streuung kann es auch zur vollstdndigen Absorption des einfallenden Pho-
tons kommen. Dies wird durch den Photoeffekt beschrieben. Demnach iibertragt das
Photon seine gesamte Bewegungsenergie auf ein Hiillenelektron des Targetmaterials,
wodurch es zur Emission eines sog. Photoelektrons und zur Ionisation des Atoms
kommt. Fiir die Energie F, des Photoelektrons in Abhéngigkeit von seiner Bindungs-
energie By und der Photonenenergie gilt:

E.=hf—Ep (2.4)
Offensichtlich muss somit als Bedingung fiir das Auftreten des Photoeffekts
hf > Ep (2.5)

gelten. Der Wirkungsquerschnitt ist maximal fiir Photonenenergien im Bereich der
Bindungsenergie und nimmt mit steigender Energie rapide ab. Die Bindungsenergie
der inneren Schalen héngt in erster Linie von der Kernladungszahl Z ab. Empirische
Messungen des Wirkungsquerschnitts zeigen fiir Rontgenstrahlung folgende Abhéngig-
keit:
Z4
Oph X —7——5 (26)
(hf)?

Findet der Photoeffekt auf einer der inneren Schalen statt, so kann es durch Auffiillen
der Leerstelle auch zur Emission eines Photons kommen. Dies wird als charakteristische
Strahlung bezeichnet, da die auftretenden Energien spezifisch fiir jedes Element sind.

2.1.2 Exponentielles Schwiachungsgesetz

Trifft ein monoenergetischer Photonenstrahl mit vernachlassighbarer Ausdehnung aus Ny
Photonen auf Materie, so kann die Anzahl der Photonen N (respektive die Intensitét
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I) nach Durchqueren einer Targetdicke d durch das exponentielle Schwichungsgesetz
beschrieben werden. Es gilt:

N = Ny-e 4 (2.7)

p ist der totale lineare Schwichungskoeffizient mit der Einheit 1/cm. Der lineare Schwé-
chungskoeffizient p; der i-ten Wechselwirkungsart ergibt sich direkt aus dem entspre-
chenden Wirkungsquerschnitt o; und der Teilchendichte n des Targetmaterials iiber:

Hi =01 (2.8)

Der totale lineare Schwéchungskoeffizient setzt sich aus den u; der beteiligten Wechsel-
wirkungsarten additiv zusammen. Fiir Rontgenstrahlung gilt somit:

H=mn: (URa + 0Co + OPh) (29)

Offensichtlich ist der lineare Schwéchungskoeffizient abhéngig von der Targetdichte p.
Da diese aber abhéngig von ortlich variablen Gréflen wie beispielsweise Luftdruck und
Temperatur ist, wird tiblicherweise der Quotient p/p aus linearem Schwéchungskoeffi-
zienten und Materialdichte tabelliert.

Der Quotient u/p wird auch als Massenschwdichungskoeffizient bezeichnet. Die aktuell
gebrauchlichste Quelle fiir Massenschwichungskoeffizienten verschiedener Elemente und
Verbindungen ist [HS95]. In Abbildung 2.2 sind die Anteile des Massenschwéchungs-
koeffizienten fiir Wasser in Abhéngigkeit von der Photonenenergie dargestellt. Zudem
ist ein fiir radiologische Anwendungen typisches Rontgenspektrum grau transparent
eingezeichnet. Gut zu erkennen ist die Dominanz des Photoeffekts bei niedrigen Ener-
gien, welche mit zunehmender Energie stark nachlasst. Die Compton-Streuung ist ab
circa 30 keV dominant und ab circa 60 keV die einzig verbleibende Wechselwirkungsart.
Im Bereich der {iblichen Rontgenspektren ist der Beitrag der Rayleigh-Streuung offen-
sichtlich vernachléassigbar klein (man beachte die logarithmische Darstellung). Somit
tragen nur die Compton-Streuung und der Photoeffekt nennenswert zur Bildgebung
und Dosisbelastung des Patienten bei. Der Massenschwichungskoeffizient beschreibt
die Wahrscheinlichkeit fiir das Auftreten von Wechselwirkungen und somit die Intensi-
tdtsabnahme eines Photonenstrahls in Materie. Wie viel Energie auf das Targetmaterial
iibertragen wird, wird hingegen nicht bertiicksichtigt.

Dies macht die Einfithrung des Massenenergietibertragungskoeffizienten pi,/p notwen-
dig. Dabei wird der Massenschwéchungskoeffizient entsprechend des Anteils der Photon-
energie modifiziert, die bei der Wechselwirkung auf das Elektron iibertragen wird. Fir
die Rayleigh-Streuung ist der Energieiibertrag sehr klein und jig, +» somit vernachlassig-
bar. Beim Photoeffekt wird die Photonenenergie nahezu vollstdndig iibertragen, sodass
naherungsweise ppy ¢ ~ ppn gilt. Die Energietibertragung bei der Compton-Streuung
ist gemafl Gleichung 2.2 kleiner als die primére Photonenenergie, sodass ficotr < fco
gilt. Fiir den totalen Massenenergieiibertragungskoeffizienten ergibt sich somit:

& _ fRa'MRa+fPh * HPh +fCo * HcCo < ﬁ (210)
p p p
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Abbildung 2.2: Anteile der einzelnen Wechselwirkungsarten am Gesamtmassenschwéchungs-
koeffizienten fiir Wasser. Grau transparent dargestellt ist ein typisches Rontgenspektrum fiir
70kV, und 2,5mm Al (Massenschwichungskoeffizienten gemaf [HS95] und Réntgenspektrum
gemif [BS97)).

Bei den f; handelt es sich um die angesprochenen Modifikationen, welche empirisch
bestimmt werden konnen.

Bei Betrachtungen der Patientenexposition ist neben der Energieiibertragung auch die
tatsachlich vom Targetmaterial (respektive Patenten) absorbierte Energie von Interesse.

Zu diesem Zweck wird der Massenenergieabsorptionskoeffizient pie,/p definiert. Dieser
ergibt sich durch die Beziehung

Hen Hotr
= (1—g9) (2.11)
p p

aus dem Massenenergieiibertragungskoeffizienten. Der Bremsstrahlungsverlustfaktor g
beschreibt den prozentualen Verlust von Bewegungsenergie der Sekundérelektronen
durch Bremsstrahlung im Coulombfeld der Atomkerne. Diese Bremsstrahlung tréigt
nicht weiter zur Energiedeposition im Targetvolumen bei. Der Anteil der Bremsstrah-
lung und somit auch der Wert von g ist direkt proportional zur Ordnungszahl des
Targematerials und zur Elektronenenergie. Fiir Medien niedriger Ordnungszahl wie
Weichteilgewebe, Luft oder Wasser und Photonenenergien bis 1 MeV betriagt der Feh-
ler bei Nichtberiicksichtigung von ¢ allerdings weniger als ein Promille [RG84]. Fiir
radiologische Anwendungen gilt somit in guter Ndherung:

Nen ~ /~1Jtr (212)

Mithilfe des Schwéichungsgesetzes kann zudem der Begriff der Halbwertsdicke (Half-
Value-Layer = HVL) definiert werden. Diese beschreibt die Targetdicke, nach der der
Primérstrahl die Hélfte seiner urspriinglichen Intensitiat eingebiifit hat. Sie wird iibli-
cherweise in mm angegeben und ergibt sich durch Umformen von Gleichung 2.7 wie
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folgt:

1
HVL = 22 (2.13)
7

2.2 Grofien der Dosimetrie und biologische Wirkung von
Strahlung

Die Wirkungen von Strahlung auf den Menschen beruhen letztlich auf der Absorption
von Strahlungsenergie und den damit verbundenen Ionisationen im Gewebe. Die Quan-
tifizierung dieser Wirkungen ionisierender Strahlung wird bei klinischen Anwendungen
als klinische Dosimetrie bezeichnet, fiir die unterschiedliche, auf die bestrahlte Masse
normierte, Dosisgrofien existieren. Es wird dabei zwischen physikalischen Dosisgrofien
und Strahlenschutzgréfien, welche zur Beschreibung verschiedener biologischer Wirkun-
gen bei der Exposition von Lebewesen dienen, unterschieden.

Im Folgenden werden nun die verschiedenen Arten von Strahlenwirkungen erldutert
und die zur Quantifizierung dieser Wirkungen verwendeten Dosisgrofien eingefiihrt. Ab-
schlieflend erfolgt ein Vergleich der Patientenexpositionen verschiedener radiologischer
Anwendungen. Die Einfiihrung der folgenden Begriffe erfolgt geméaf [DIN14], ergéinzt
durch Ausfithrungen aus [K12al.

2.2.1 Arten von Strahlenwirkungen

Fiir biologische Strahlenwirkungen ist eine Unterteilung in stochastische und determi-
nistische Strahlenwirkungen iiblich. Unter schadlichen Strahlenwirkungen werden dabei
alle krankhaften Reaktionen des menschlichen Organismus sowie genetische Verdnde-
rungen nach der Einwirkung ionisierender Strahlung verstanden. Die durch die Strah-
lenexposition hervorgerufene Symptomatik kann dabei unmittelbar nach der Exposition
oder aber erst nach jahrelanger Latenz (Latenzzeit) klinisch feststellbar sein.

Stochastische Strahlenwirkung

Die stochastischen Strahlenwirkungen umfassen alle durch ionisierende Strahlung ver-
ursachten Effekte, welche zufallsbedingt auftreten. Die Wahrscheinlichkeit fir das Auf-
treten eines bestimmten Effekts korreliert mit der applizierten Dosis, sodass eine hohere
Dosisbelastung gleichbedeutend mit einem héheren Erkrankungsrisiko ist. Die Auspréa-
gung des Effekts bzw. der Schweregrad der Erkrankung ist dabei nicht dosisabhéngig.
Die Dosisverteilung innerhalb eines Organs ist fiir stochastische Wirkungen somit un-
erheblich, es kommt stattdessen auf die Anzahl der betroffenen Zellen an. Folglich
werden zur Abschitzung des stochastischen Strahlenrisikos tiber Organe oder den ge-
samten Korper gemittelte Dosisgrofien, wie die effektive Dosis, verwendet.

Die funktionale Beziehung zwischen Dosis und stochastischer Wirkung wird kontrovers
diskutiert, da sie sich aufgrund der groflen Latenzzeiten bestimmter Effekte und den
geringen Auspragungswahrscheinlichkeiten bei niedrigen Dosisbelastungen nur schwer
nachweisen lasst. Im Strahlenschutz wird im Allgemeinen eine lineare Dosiswirkungs-
beziehung unterstellt (Abbildung 2.3(a)), bei der es keinen Schwellenwert fiir das Auf-
treten von stochastischen Wirkungen gibt. Dieses Modell wird als ,linear no-threshold
model* (LNT) bezeichnet.



2.2 GroBlen der Dosimetrie und biologische Wirkung von Strahlung

Zu den stochastischen Strahlenwirkungen zdhlen solche, die das Genmaterial einer Zel-
le betreffen, also in erster Linie heriditdre (das Erbgut betreffend) Schéden und die
Karzinogenese (Tumorentwicklung).

Deterministische Strahlenwirkung

Zu den deterministischen Strahlenwirkungen werden alle Wirkungen gezdhlt, deren
Schweregrad von der Dosis abhdngen. Die Dosiswirkungsbeziehung beschreibt hier also
den Schweregrad einer Strahlenwirkung bzw. -schadens als Funktion der Dosis (Ab-
bildung 2.3(b)). Dabei existiert fiir jede Wirkung im Allgemeinen eine Schwellendosis,
unterhalb der keine klinischen Symptome auftreten. Der Wert der Schwellendosis héngt
neben der Gewebeart auch von individuellen Parametern wie Geschlecht, Alter und ge-
sundheitlichem Zustand ab.

Deterministische Wirkungen sind immer Folge einer rdumlichen und zeitlichen Haufung
von Strahlenschadensereignissen in einer bestrahlten Region bzw. Zelle, welche durch
Reparaturen und andere Regelvorgidnge in Geweben ohne medizinische Unterstiitzung
nicht mehr kompensiert werden kénnen. Somit ist hier, im Gegensatz zu stochastischen
Strahlenwirkungen, die rdumliche Konzentration der Exposition entscheidend. Aus die-
sem Grund werden zur Abschétzung von deterministischen Strahlenwirkungen lokale
Dosisgrofien verwendet.

Zu den deterministischen Strahlenwirkungen zdhlen alle Gewebereaktionen, bei denen
die bestrahlte Zelle iiber kurz oder lang ihre Funktion einbiiit und abstirbt. Dazu zédh-
len beispielsweise Epilation, Hautschaden, Unfruchtbarkeit, Katarakt, Herz-Kreislauf-
Erkrankungen, Myelopathie oder auch der Strahlentod.
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Abbildung 2.3: Dosiswirkungsbeziehungen. (a) Im Strahlenschutz verwendetes LNT-Modell
fiir stochastische Strahlenwirkungen (alternativ diskutierte Modelle fiir den Bereich unter
100 mSv sind segmentiert dargestellt). (b) Ab einem individuell variierenden Schwellenwert
eintretender Verlauf fiir deterministische Strahlenwirkungen. (geméf [SSK96])

2.2.2 Physikalische Dosisgrofien

Im Folgenden werden mit der Energiedosis, der Kerma und dem Dosisflachenprodukt
die drei wichtigsten physikalischen Dosisgrofien in der Radiologie eingefiihrt.
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Energiedosis

Die Energiedosis D ist die fundamentale physikalische Dosisgrofie, aus der sich al-
le Strahlenschutzgrofien ableiten lassen. Sie ist der Differentialquotient aus der mitt-
leren Energie dE,., welche in einem Volumenelement dV eines Absorbermaterials
(med =Medium) der Dichte p absorbiert wird, und der Masse dm des Volumenele-
ments:

dE.s 1 dEa
dmmed Pmed v
Die Einheit der Energiedosis ist das Gray (1 Gy =1J/kg) und ihre zeitliche Ableitung
wird als Energiedosisleistung D bezeichnet. Den Hauptbeitrag zur absorbierten Energie
liefern die bei den Wechselwirkungen entstehenden Sekundérelektronen. Deren Sepa-
rationsenergien (und somit auch der Wert der Energiedosis) hédngen jedoch stark vom
absorbierenden Material ab. Aus diesem Grund wird im Index das Bezugsmaterial ange-
geben. Bei der Betrachtung von Strahlenwirkungen auf den Menschen wird in der Regel
die Wasser-Energiedosis Dyw verwendet. Bei der Betrachtung von Photonenstrahlung
kann die Energiedosis eines Bezugsmaterials mithilfe der Massenenergieabsorptionsko-
effizienten iiber die Beziehung

Dineq = (2.14)

Dypeas = Lerl Pz py (2.15)
(Ken/P) mear

leicht in die Energiedosis eines anderen Bezugsmaterials iiberfithrt werden.

Bei Photonenstrahlung mit Energien unterhalb von 3MeV (somit insbesondere bei
Rontgenstrahlung) erfolgt die Messung der Energiedosis mithilfe von fiir das Bezugsme-
dium kalibrierten Ionisationskammern oder Halbleiterdetektoren. Damit die im Messvo-
lumen erzeugte Ladung proportional zur deponierten Energie ist, muss bei der Messung
das sog. Sekunddrelektronengleichgewicht (SEG) gelten. Dieses besteht, wenn die Ener-
giebetrige derer Sekundérelektronen, die im Messvolumen erzeugt werden und dieses
verlassen, und derer, die vor dem Messvolumen (respektive der Kammerwand) erzeugt
wurden und ihre Energie im Messvolumen deponieren, iibereinstimmen. Da Kammer-
und Umgebungsmaterial oft nicht iibereinstimmen, miisste zur Erhaltung des SEGs bei
verschiedenen Photonenenergien und Umgebungsmaterialien die Kammerwandstérke
angepasst werden. Dies kann jedoch durch die Verwendung von energieabhéngigen Kor-
rektionsfaktoren umgangen werden. Stimmen Umgebungs- und Bezugsmaterial nicht
iiberein, wird dieses héufig durch einen zusétzlichen Index angegeben.

Kerma

Die Kerma (Kinetic Energy Released per Mass) K ist fur indirekt ionisierende Strah-
lungen, also solcher, bei der die erzeugten Sekundirteilchen den grofiten Beitrag zur
Energiedeposition leisten, definiert. Zu diesen zdhlen ungeladene Strahlungsarten, wie
die Photonen- und die Neutronenstrahlung. Die Kerma ist der Differentialquotient aus
der Summe der Anfangswerte der kinetischen Energien dFE;, aller geladenen Sekun-
dérteilchen der ersten Generation, welche durch die Wirkung indirekt ionisierender
Strahlung im bestrahlten Volumen dV freigesetzt werden, und der Masse dm des Vo-
lumenelements:
dF, 1 dE,

Kopeq = = : 2.16
d dmmed Pmed dv ( )

10
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Auch die Kerma wird in der Einheit Gy angegeben und ihre zeitliche Ableitung ist
wiederum die Kermaleistung K. Wie auch die Energiedosis ist die Kerma material-
abhéingig, sodass die Angabe des Bezugsmaterials im Index erforderlich ist. Bei der
Betrachtung von Photonenstrahlung kann die Kerma eines Bezugsmaterials mithilfe
der Massenenergieiibertragungskoeflizienten iiber die Beziehung

(Htx/P) meas
chd = ———mece chd (217)
’ (/’Ltr/p)medl '

in die Kerma eines anderen Bezugsmaterials iiberfithrt werden. Weichen Bezugsmateri-
al und Umgebungsmaterial voneinander ab, so wird auch hier das Umgebungsmaterial
durch einen zweiten Index gekennzeichnet.

Im Allgemeinen kann die Kerma jedoch nicht als direktes Maf} fiir die Energiedosis
angesehen werden. Beispielsweise konnen die Sekundarteilchen ihre Energie teilweise
auflerhalb des Messvolumens oder durch Bremsstrahlung sogar an die weitere Umge-
bung abgeben, sodass die Kerma in der Regel den Wert der Energiedosis iiberschétzt.
Handelt es sich, wie es bei der Photonenstrahlung der Fall ist, bei den Sekundérteilchen
ausschliefilich um Elektronen, so gilt unter der Bedingung des oben erwéhnten SEGs
zwischen Kerma und Energiedosis jedoch folgende Beziehung:

Dmed = Kmed : (]- - ?) (218)

Hierin ist g (wie auch in Gleichung 2.11) der relative Anteil der Bewegungsenergie der
Sekundarelektronen, welcher im Mittel in Bremsstrahlung umgewandelt wird und so
nicht zur Energiedeposition beitragt. Der Koeffizient g steigt mit der Ordnungszahl des
Absorbermaterials und der Photonenenergie stark an (tabellierte Werte sind beispiels-
weise in [K12a] zu finden). Bei Medien mit niedrigen Ordnungszahlen wie Weichteil-
gewebe, Luft oder Wasser und Photonenenergien unterhalb von 1 MeV, liegt der Wert
von g jedoch unterhalb von einem Promille, sodass hier in guter Naherung

Dmed ~ Kmed (219)

gilt.

Da in der Radiologie niederenergetische Photonenstrahlung (Rontgenstrahlung) ver-
wendet wird, im menschlichen Gewebe ndherungsweise ein SEG angenommen werden
kann und aufgrund von rechnerischen Erwigungen (bsp. ,Kerma-Néherung“ bei Monte-
Carlo-Methoden), hat sich hier die Luftkerma K, (a fiir Air) als primére Messgrofie
durchgesetzt und wird der direkten Messung der Energiedosis vorgezogen. Das Bezugs-
medium Luft bietet sich aufgrund der damit verbundenen angenehmen Messbedingun-
gen an. Mithilfe der Gleichungen 2.15 und 2.17 l&sst sich die leicht messbare Luftkerma
in die fiir den Strahlenschutz relevante Wasser-Energiedosis tiberfiithren:

DW - tW/a . Ka . (1 - g) (220)

Hierbei entspricht ty,, dem Verhéltnis der Massenenergieabsorptionskoeffizienten von
Wasser und Luft. Sind diese nicht bekannt, so kann fiir radiologisch relevante Photo-
nenenergien ty,, ~ 1,05 & 0,03 angenommen werden [ADJS12].

Je nach Bezugsort und Wert wird in der Radiologie zwischen drei wesentlichen Bezeich-
nungen fiir die Luftkerma unterschieden.

11
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Die FEinfallskerma (auch Einfalldosis genannt) Kg ist die Luftkerma im Zentralstrahl
in einem Abstand zur Rontgenquelle, bei dem die Patientenoberfliche vermutet wird.
Dieser ,Referenzpunkt® liegt bei C-Bogen in der Regel 15 cm vor dem Isozentrum und
allgemein bei einem Quellenabstand von circa 60 cm.

Die Oberfiachenkerma (auch Oberflaichendosis genannt) Ko ist die Luftkerma an der
Oberflache des Patienten oder des Phantoms. Sie ergibt sich iiber folgende Beziehung
aus der Einfallskerma:

Ko =B-Kg (2.21)

Der Riickstreufaktor B beriicksichtigt die durch die Compton-Streuung (siehe Abschnitt
2.1.1) verursachte Riickstreuung und die damit verbundene Dosiserhéhung an Grenzfla-
chen. Sein Wert héngt stark von der Qualitét der verwendeten Rontgenstrahlung (siche
Abschnitt 2.3.2), der Feldgroe sowie der durchstrahlten Kérperregion ab und kann
Werte von bis zu 1,6 annehmen (fiir eine umfangreiche Tabellierung von Riickstreu-
faktoren siehe bspw. [Pea98]). Die Riickstreuung kann somit zu einer betréchtlichen
Dosiserhéhung an der Patientenoberfliche fiihren.

Die Bildempfingerdosis (auch Systemdosis genannt) Kp ist die Luftkerma, welche un-
mittelbar vor dem Bildempfinger bzw. dem Detektor gemessen wird. Kp ist somit ein
Maf fiir die Dosis, die fiir die Bildgebung zur Verfiigung steht.

Die Kenndosisleistung Ka,lOO ist die Luftkermaleistung im Zentralstrahl bei einem Ab-
stand von 100 cm zur Quelle. Sie wird in der Regel fiir einen Réhrenstrom von 1 mA
angegeben.

Die Dosisausbeute einer Rontgenquelle Yy ist der Quotient aus Luftkerma im Zentral-
strahl bei einem Abstand von 100 cm zur Quelle und dem Roéhrenstrom-Belichtungszeit-
Produkt. Yig wird in der Regel fiir I, -t = 1 mAs angegeben.

Dosisflaichenprodukt

In der Rontgendiagnostik kann die Réntgenquelle fiir dosimetrische Betrachtungen als
eine punktformige und isotrop abstrahlende Strahlenquelle gendhert werden (auch wenn
dies nicht ganz der Realitét entspricht, siehe Abschnitt 2.3.1). Aus der Divergenz einer
punktformigen Strahlenquelle resultiert eine Zunahme der bestrahlten Fliche mit zu-
nehmendem Abstand geméafl der Abhéngigkeit einer Kugeloberflache vom Radius. Fir
die Strahlenfeldgréfie A, im Abstand 7, zur Quelle gilt somit bei bekannter Feldgrofie
A; im Abstand ry:

2
Ay = A, - (”) (2.22)

Ut
Da aus der Zunahme der bestrahlten Fliache auch eine Abnahme der Teilchenfluenz
(Gesamtanzahl der Teilchen bleibt konstant) resultiert, nimmt auch die Energiedosis-
bzw. die Kermaleistung mit zunehmendem Abstand zur Rontgenquelle ab. Fiir die
Dosisleistung D, bei einem Quellenabstand - gilt bei bekannter Dosisleistung D; bei

12
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einem Quellenabstand ry:

2
Dy =D, - <“> (2.23)
T2
Dies wird auch als Abstandsquadratgesetz bezeichnet, das insbesondere im Strahlen-
schutz ausgenutzt wird. Die exponentielle Schwéichung durch Luft kann dabei aufgrund
der geringen Luftdichte und dem daraus resultierenden geringen linearen Schwéchungs-
koeffizienten bei radiologisch relevanten Abstdnden von ungefahr einem Meter vernach-
lassigt werden (befinden sich andere Materialien im Strahlengang, muss die exponenti-
elle Schwichung berticksichtigt werden).

Insbesondere in der Projektionsradiographie wird mit dem Dosisflichenprodukt (DFP)
eine Kunstgrofle verwendet, bei der sich das Abstandsquadratgesetz zunutze gemacht
wird. Dieses ist definiert als das Fliachenintegral der Luftkerma iiber ein Strahlenfeld
der Fliache A. Bei fiir radiologische Anwendungen relevanten Feldgréfien kann die Luft-
kerma iiber das gesamte Strahlenfeld als nahezu konstant angenommen werden. Somit
reduziert sich das Dosisflichenprodukt zu:

DFP = /K dA=A-K, (2.24)

Das DFP hat die Einheit Gy-m?, wird aber hiufig in den Untereinheiten cGy-cm?
oder uGy-m? angegeben. Durch die Verkniipfung von durchstrahlter Fliche und Dosis
ist der Wert des DFPs unabhéngig vom Abstand zur Rontgenquelle, sofern das Ab-
standsquadratgesetz fiir die Dosisleistung gilt (sieche Abbildung 2.4). In der Projekti-
onsradiographie hat sich das DFP als primére Messgrofie durchgesetzt, da es, neben den
geometrischen Vorteilen, gemafl [DINO3] direkt mit der effektiven Dosis und so mit dem
stochastischen Strahlenrisiko des Patienten korreliert. Zur Messung des Dosisflachen-
produktes werden speziell dafiir kalibrierte grofiflichige parallel-Ionisationskammern
verwendet. Der Messort befindet sich in der Regel unmittelbar hinter der Tiefenblen-
de der Rontgenquelle (siehe Abbildung 2.6), damit etwaige Riickstreuungen durch den
Patienten den Messwert nicht beeinflussen.

2r1

A /\ FP=4A 12K
\/{ a

Abbildung 2.4: Bei Giiltigkeit des Abstandsquadratgesetzes fiir die Dosisleistung ist das Do-
sisflachenprodukt, also das Produkt aus Kerma und durchstrahlter Fldche, unabhingig vom
Abstand zur Strahlungsquelle.
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2.2.3 Strahlenschutzgrofien

Aus der fundamentalen physikalischen Dosisgrofie, der Energiedosis, lassen sich eine
Reihe von Strahlenschutzgrofien ableiten, welche Riickschliisse auf den Grad der sché-
digenden Wirkung einer Strahlenexposition auf den Menschen liefern sollen und deshalb
auch als AquivalenzdosisgroBen bezeichnet werden. Dabei werden die Verteilungsmuster
der Ionisationen in Zellen und die damit verbundenen unterschiedlichen biologischen
Wirksamkeiten verschiedener Strahlungsarten und -energien sowie die unterschiedlichen
Strahlungsempfindlichkeiten verschiedener Gewebetypen beriicksichtigt. Die Strahlen-
schutzgroBen besitzen die gleiche physikalische Dimension wie die Energiedosis (J/kg),
werden aber nicht in Gray (Gy), sondern in Sievert (Sv) angegeben. Dies dient der
Abgrenzung von den physikalischen Dosisgréfien.

Im Folgenden werden mit der Mess-Aquivalenzdosis, der Organ-Aquivalenzdosis und
der effektiven Dosis die drei wichtigsten Strahlenschutzgroflen eingefiihrt. Alle weiteren
Strahlenschutzgréfien, wie sie beispielsweise fiir die Personendosimetrie bendtigt wer-
den, lassen sich aus diesen Groflen ableiten. Dies wird abschliefend am Beispiel der
lokalen Haut-Aquivalenzdosis verdeutlicht.

Mess-Aquivalenzdosis

Die Mess-Aquivalenzdosis H ist das Produkt aus Wasser-Energiedosis Dy und einem
Qualitatsfaktor @Q:

H=Q: Dy (2.25)

Der Qualitatsfaktor ist dimensionslos und wird fiir verschiedene Strahlungsqualitdten
bzw. -arten so festgelegt, dass gleiche Mess-Aquivalenzdosen verschiedener Strahlungs-
qualitdten unter Strahlenschutzgesichtspunkten gleich bewertet werden kénnen. Als
Referenzstrahlungen dienen dabei die Photonen- und die Elektronenstrahlung, fiir die
folglich @ = 1 gilt. Fiir alle anderen Strahlungsarten ist @) eine Funktion des unbe-
schrankten linearen Energietransferkoeffizienten (LET) L, in Wasser, der die iibertra-
gende Energie pro Wegstrecke in keV/um angibt (siehe Daten im Anhang A.2). Aus
dem LET lasst sich die rdumliche Verteilung der Ionisationen im Gewebe ableiten. Je
dichter die Ionisationen liegen, desto gravierender sind die Auswirkungen auf die be-
strahlte Zelle. Liegen im Zielvolumen mehrere Strahlungsarten vor, so ist der mittlere

Qualitatsfaktor () zu verwenden.

Organ- Aquivalenzdosis

Die Organ-Aquivalenzdosis Hr ist das Produkt aus der mittleren Energiedosis D eines
bestrahlten Gewebe- oder Korperteils 7" und dem zugehorigen Strahlungs-Wichtungs-
faktor wg. Riihrt die Dosis von mehreren Strahlungsqualititen her, so ist der Beitrag
jeder Strahlungsqualitit gesondert mit dem jeweiligen Strahlungs-Wichtungsfaktor zu
multiplizieren. Hr ergibt sich dann aus der gewichteten Summe:

Hr =Y wg-Drr (2.26)
R

Der dimensionslose Strahlungs-Wichtungsfaktor soll die biologische Wirkung des Strah-
lungsfeldes charakterisieren und ist als pauschale Ndaherung der Qualitatsfaktoren @) zu
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verstehen. Diese Vereinfachung wird durch die duflerst geringe Genauigkeit biologischer
Daten zur Karzinogenese gerechtfertigt. Die aktuell empfohlenen Wichtungsfaktoren
kénnen den Daten im Anhang A.2 entnommen werden.

Mithilfe der Organ-Aquivalenzdosis kénnen stochastische und deterministische Strah-
lenwirkungen abgeschétzt werden. Im Falle der stochastischen Strahlenwirkungen ist
Hry iiber das gesamte Organ oder den Korperbereich (im Falle der Haut die gesamte
Korperoberfliche) zu mitteln. Bei deterministischen Strahlenschidden ist hingegen nur
iiber den exponierten Bereich zu mitteln.

Effektive Dosis

Die effektive Dosis E ergibt sich aus der Summe der mit den zugehorigen Gewebe-
Wichtungsfaktoren wr multiplizierten Organ-Aquivalenzdosen fiir 12 (nach [ICRP91])
bzw. 14 (nach [ICRPO07]) Gewebearten und einem Rest:

E:ZwT'HT:ZwTZwR'DT,R (227)
T T R

Die dimensionslosen Gewebe-Wichtungsfaktoren stammen aus epidemiologischen Studi-
en und werden iiber die Geschlechter sowie alle Altersgruppen gemittelt. Sie entsprechen
den relativen Beitragen der einzelnen Gewebearten zu der stochastischen Strahlenwir-
kung bei der Exposition mit Photonen und gleicher Dosis in allen Organen. Sie sollen
somit den unterschiedlichen Metabolismus und die damit variierende Strahlensensibili-
tat verschiedener Zelltypen beriicksichtigen und es gilt:

dowr=1 (2.28)

Die aktuell von der internationalen Strahlenschutzkommission (ICRP) empfohlenen
Werte fir wr konnen Tabelle A.5 entnommen werden.

Die effektive Dosis bezieht sich somit immer auf den ganzen Koérper und dient ein-
zig der Abschétzung des Risikos stochastischer Strahlenwirkungen. Gleiche effektive
Dosen bedeuten ein gleiches Risiko stochastischer Wirkungen, wobei ein direkter Riick-
schluss auf die Auspridgung deterministischer Wirkungen nicht moglich ist. Beispiels-
weise ist das Krebs-Morbiditdts-Risiko (Krebserkrankungsrisiko) aufgrund einer Be-
strahlung mit Photonen bei einer Ganzkorperbestrahlung mit einer Energiedosis von
1,2 Gy und einer gesonderten Exposition der Schilddriise mit 30 Gy gleich zu bewerten,
da sich in beiden Féllen eine effektive Dosis von 1,2 Sv ergibt.

Die angegebenen Werte bei der Uberwachung der durch externe Strahlenexposition
erzeugten Korperdosen beziehen sich in der Regel auf die effektive Dosis.

Lokale Haut- Aquivalentdosis

Soll neben den stochastischen auch auch das Auftreten deterministischer Strahlenwir-
kungen untersucht werden, so kann es in einigen Féallen sinnvoll sein, eine lokale Dosis-
groBe zu definieren, welche aus der entsprechenden Organ-Aquivalenzdosis abgeleitet
wird.

Bei radiologischen Anwendungen ist die Hautfliche an der Strahleneintrittseite auf-
grund der enormen Riickstreuung und der Abschwéichung in folgenden Gewebeschich-
ten das mit Abstand am stérksten exponierte Organ. Zudem handelt es sich bei der
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Haut aufgrund der hohen Zellteilungsrate um ein sog. friih-reagierendes Gewebe, so-
dass strahleninduzierte Hautreaktionen, wie in Abbildung 2.5, relativ schnell beobachtet
werden kénnen. Aus diesen Griinden wird vom deutschen Institut fiir Normierung eine
Definition fiir die lokale Haut-Aquivalenzdosis H,(0,07) empfohlen. Diese entspricht der
iiber eine Hautfliche von 1cm? gemittelten Organ-Aquivalenzdosis in 0,07 mm Tiefe.

Die Tiefe von 0,07mm ergibt sich aus der schiitzenden Epidermis (Oberhaut), wel-
che iiberwiegend aus abgestorbenen Zellen besteht und im Mittel circa 0,05 mm bis
0,07 mm dick ist (ausgenommen sind Bereiche mit dickeren Hornschichten wie Fufisoh-
len und Handinnenflachen) [GO06].

Werden im Verlauf der Exposition mehrere Hautareale bestrahlt, so ist immer der
Hochstwert der lokalen Haut-Aquivalenzdosis mit anzugeben. Dieser wird oft auch als
peak-skin-dose (PSD) bezeichnet [Sea09].

Weil im Folgenden ausschliellich deterministische Strahlenwirkungen betrachtet wer-
den und um Verwechslungen mit der effektiven Dosis auszuschlieflen, erfolgt hier die
Angabe von H,(0,07) in Gray (Gy) statt in der fiir AquivalentdosisgroBen iiblichen
Einheit Sievert (Sv). Dies ist zuléssig, da sowohl der Strahlungswichtungsfaktor wg als
auch der Qualitatsfaktor @) fiir Photonenstrahlung 1 betragt und sich der numerische
Wert bei der Umwandlung von Energie- in Aquivalentdosis somit nicht #ndert.

2.2.4 Patientenexposition in der modernen Radiologie

Die Dosisiiberwachung erfolgt in der Radiologie mit der Messung des DFPs. Dies zeich-
net sich durch leichte Messbarkeit sowie einer direkten Korrelation zur effektiven Dosis
aus, welche mithilfe sog. Konversionsfaktoren hergestellt werden kann. Ausfithrlich ta-
bellierte Konversionsfaktoren in Abhéngigkeit von der Strahlungsqualitit, der Projekti-
onsrichtung und dem exponiertem Korperareal konnen beispielsweise [GGKO07] entnom-
men werden. Das deterministische Strahlenrisiko hingegen wird auf diese Weise nicht
abgeschétzt. Dies ist im Regelfall jedoch auch nicht nétig, da durch die Digitalisierung
radiologischer Systeme die Dosisbelastung der Patienten so weit reduziert werden konn-
te, dass deterministische Schiaden in der Radiologie die absolute Ausnahme bilden und
die alleinige Abschétzung des stochastischen Strahlenrisikos gerechtfertigt wirkt.

In Tabelle 2.1 sind die Mittelwerte fiir die effektive Dosis verschiedener radiologi-
scher Anwendungen dargestellt. Die Anwendungen in der Projektionsradiographie lie-
gen demnach unterhalb der jahrlichen natiirlichen Strahlenbelastung in Deutschland,
welche dem Bundesamt fiir Strahlenschutz zufolge im Mittel 2,1 mSv betragt. Bei der
Computertomographie und Anwendungen mit Fluoroskopie ist die Strahlenbelastung
jedoch weitaus erheblicher, wobei bei Interventionen in der Angiographie die héchsten
Werte erreicht werden. Hier kann mit bis zu 30 mSv bereits nach einer Anwendung
der Grenzwert fur beruflich exponierte Personen von 20 mSv pro Jahr [B14] deutlich
iiberschritten werden.

Aufgrund der neuen Moglichkeiten digitaler Systeme wird das Spektrum der interventio-
nellen Angiographie zudem immer mehr erweitert. Durch die zunehmende Komplexitéat
der Eingriffe kommt es zu einem ansteigenden Trend der Durchleuchtungszeiten. Zu-
dem werden die verwendeten Materialien wie Mikrokatheter und -dridhte immer kleiner,
sodass auch die Anforderungen an die Bildqualitit ansteigen. Dies resultiert insgesamt
in einem Anstieg der Dosisbelastung in der interventionellen Radiologie, sodass deter-
ministische Reaktionen wie in Abbildung 2.5 wieder haufiger beobachtet werden.
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2.2 GroBlen der Dosimetrie und biologische Wirkung von Strahlung

Anwendung

Effektive Dosis / mSv

Projektionsradiographie

Radiographie + Fluoroskopie

Computertomographie (CT)

Zéhne
Extremitaten
Schéadel
Halswirbelsdule
Mammographie
Brustwirbelsaule
Lendenwirbelsédule
Becken

Abdomen

Magen

Darm

Gallenblase

Harnwege

interventionelle Angiographie

Schédel
Wirbelsaule
Thorax
Abdomen

< 0,01

< 0,01 -0,1
0,03 — 0,1
0,02 — 0,08
0,2 - 0,6
0,5—0,8
0,8—18
0,5—1

0,6 —1,2
6— 12

10 — 18
1-8
2-5

10 — 30
24

2 11

6 — 10

10 — 25

Tabelle 2.1: Mittelwerte fiir die effektive Dosis eines Standardpatienten (Gewicht (70 £+
5) kg) verschiedener in Deutschland durchgefiihrter radiologischer Anwendungen (Stand 2008).

[BMU09)

(a)

(b)

Abbildung 2.5: Deterministische Hautreaktionen infolge einer komplexen angiographischen
Intervention. (a) Radiodermatitis in der Koronarangiographie [SSK07]. (b) Temporire oder

permanente Epilation (man beachte die scharfen Abgrenzungen der Strahlenfelder) [R17].

Besonders grofle Zuwachsraten besitzt die Neuroangiographie, bei der sich die Anzahl
der deutschlandweit durchgefithrten Interventionen zwischen 2002 und 2005 mehr als
verdoppelt hat. Aus diesem Grund hat die Strahlenschutzkommission im Jahr 2007
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Schwellenwerte fiir die lokale Organ-Aquivalenzdosis einiger oberflichennaher Struktu-
ren im Kopfbereich herausgegeben, welche Tabelle 2.2 entnommen werden koénnen. Es
ist dabei zu beachten, dass es sich dabei um Mittelwerte handelt, sodass die Schwellen-
werte entsprechend individueller Parameter, wie Hauttyp, Vorerkrankung oder Alter
auch signifikant unterhalb oder oberhalb der angegebenen Werte liegen kénnen. Lite-

Effekt Schwellendosis / Gy Latenzzeit
Erythem 3 Stunden-Tage
Epilation 3 Wochen
temporar 3
permanent ca. 10
Desquamation
trocken 3-5 2-4 Wochen
feucht 10-20 4 Wochen
Ulzera 10-20 6 Wochen
dermale Atrophie > 10 > 10 Wochen
Katarakt 1-2 > 1 Jahr
Parotitis ca. 2-10 unmittelbar

Tabelle 2.2: Schwellenwerte fiir einige in der interventionellen Radiologie mdgliche determi-
nistische Strahlenwirkungen. Die Schwellenwerte beziehen sich auf die jeweilige lokale Organ-
Aquivalenzdosis. Es handelt sich dabei um Mittelwerte, die individuell nach oben und unten
abweichen kénnen. [SSKO07]

raturangaben zur Strahlenexposition und die damit verbundene Wahrscheinlichkeit fiir
das Auftreten deterministischer Schéden bei Interventionen in der Neuroangiographie
sind jedoch sehr heterogen. Die Strahlenschutzkommission kommt in ihrem Bericht von
2007 dennoch zu der Schlussfolgerung, dass bei Durchfiihrung der Eingriffe an geeig-
neten neuroradiologischen Zentren durch im Strahlenschutz erfahrenes Fachpersonal in
der interventionellen Neuroangiographie kein Auftreten deterministischer Schiden zu
erwarten sei. Da es in Einzelfillen zu Uberschreitungen von Schwellenwerten kommen
kann, sei neben der Messung des DFPs auch ein Monitoring der Oberflachendosis, wel-
che mit lokalen Organ-Aquivalenzdosisgrofien korreliert, angezeigt. [SSK07]

Seit 2007 hat sich das Spektrum der Neuroangiographie jedoch unter anderem um das
Verfahren der mechanischen Thrombektomie erweitert. Es ist damit zu untersuchen,
ob auch hier die Dosisbelastung im Regelfall unterhalb der Schwellenwerte liegt, da es
aufgrund der zusétzlichen Akutdiagnostik durch CT, CT-Angio und CT-Perfusion zu
einer nicht zu unterschitzenden kumulativen Strahlendosis kommen kann.

2.3 Grundlagen der Projektionsradiographie

Bei der Projektionsradiographie handelt es sich um ein bildgebendes Verfahren mithilfe
von Rontgenstrahlung mit Photonenenergien zwischen 30 keV und 150 keV. Das Grund-
prinzip ist schematisch in Abbildung 2.6 dargestellt. Nach ihrer Erzeugung, Filterung
sowie Einblendung und Dosismessung treffen die Rontgenquanten auf das abzubilden-
de Objekt und werden aufgrund der materialspezifischen Schwéichungskoeffizienten von
verschiedenen Strukturen unterschiedlich stark geschwécht. Der so intensitdtsmodulier-
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2.3 Grundlagen der Projektionsradiographie

te Photonenstrahl wird anschlieflend detektiert und das Intensitatsprofil visualisiert. So
entsteht ein zweidimensionales Bild des dreidimensionalen Objekts.

Filter Messkammer Objekt Detektor

Quelle Blende Lagerungstisch Intensitatsprofil )

Abbildung 2.6: Prinzip der Projektionsradiographie.

Im Folgenden wird nun kurz das Grundprinzip von technischen Réntgenquellen er-
lautert und auf die Charakteristika des entstehenden Rontgenspektrums eingegangen.
Anschliefend werden die Objekte, die sich im Strahlengang befinden kénnen, benannt
und ihr Einfluss auf das Intensitatsprofil beschrieben. Abschlieend wird kurz auf die
Detektion und die Parameter eingegangen, die zur Bewertung der Bildqualitat dienen
sollen. Als inhaltliche Quellen und fir weitergehende Informationen sei auf die Biicher
[ADJS12] und [D16] verwiesen.

2.3.1 Rontgenquelle

Zur Erzeugung von Rontgenstrahlung wird fiir radiologische Anwendungen ein Aufbau
wie in Abbildung 2.7 verwendet. Grundsétzlich besteht eine Rontgenrohre aus einer
Heizkathode und einer drehbar gelagerten Anode, die sich beide in einem evakuiertem
Containment aus Glas oder einer Metall-Keramik-Verbindung befinden, welches von
auBlen mit Ol gekiihlt wird.

Vakuum-
Cotainment Drehanode

F—==
Un ; el imrth Austrittsfenster

Kathode 4

Abbildung 2.7: Schematischer Aufbau einer Rontgenrohre.
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Erzeugung von Rontgenstrahlung

Die Kathode besteht aus einer Glithwendel, die durch das Anlegen einer Heizspannung
Uy von einigen Volt auf eine Temperatur von circa 2.000 K geheizt wird. Durch den
thermoelektrischen Effekt konnen nun schwach oder gar nicht gebundene Elektronen
freigesetzt werden. Die dafiir benotigte Energie wird Austrittsarbeit genannt. Das Ka-
thodenmaterial muss also hitzebestédndig sein und zugleich eine moéglichst geringe Aus-
trittsarbeit besitzen. Fiir die meisten Anwendungen hat sich mit einem Thoriumfilm
bedampftes Wolfram bewédhrt. Die Schmelztemperatur von Wolfram ist mit 3.695 K
relativ hoch und die Austrittsarbeit von Thorium mit 2,8 eV relativ klein [K12b]. Der
entstehende Rohrenstrom I, (freigesetzte Ladungen pro Zeit) kann durch Anpassung
der Heizspannung variiert werden.

Durch Anlegen einer Anodenspannung U, zwischen Kathode und Anode werden die
freigesetzten Elektronen zur Anode beschleunigt. Die Anodenspannung wird von einem
Generator zur Verfligung gestellt. Handelt es sich um einen gleichrichtenden Wechsel-
spannungsgenerator kann eine sog. Restwelligkeit (engl. ripple) bestehen. Dabei handelt
es sich um die prozentuale Differenz zwischen maximaler und minimaler Spannung wéh-
rend einer Periode. In diesem Fall wird die Maximalspannung (engl. peak-tube-voltage)
kV, angegeben. Durch die auf eine Energie von e-U, beschleunigten Elektronen kommt
es im Anodenmaterial durch zwei wesentliche Effekte zur Entstehung von Réntgenstrah-
lung.

Zum einen werden die Elektronen im Coulombfeld der Atomkerne in der Anode abge-
lenkt, wodurch es zur Emission von Bremsstrahlung kommt. Die Energieverteilung der
so emittierten Photonen ist kontinuierlich und die rdumliche Intensitétsverteilung ist
vergleichbar mit der Form eines Hertzschen Dipols, dessen ,Strahlungskeulen* durch
relativistische Effekte umso weiter in Bewegungsrichtung verbogen sind, je gréfler die
Anodenspannung gewéhlt ist. Aufgrund einer Vielzahl von Wechselwirkungen in unter-
schiedlichen Bewegungsrichtungen hebt sich dieser Effekt jedoch weitgehend auf, sodass
die resultierende raumliche Intensitatsverteilung des Bremsspektrums nahezu isotrop
ist. Einzig der Winkelbereich, der fast parallel zur Anodenoberfliche liegt, besitzt eine
geringere Intensitdt. Grund dafiir ist die Selbstabsorption der entstehenden Rontgen-
strahlung durch das Anodenmaterial. Dies wird ,,Heel-Effekt“ genannt.

Zum anderen kann es zu Wechselwirkungen zwischen den einfallenden Elektronen und
den Hiillenelektronen des Anodenmaterials kommen. Werden dabei durch Stéfle Elek-
tronen aus den inneren Energieniveaus (K-Schale, L-Schale,..) gelost und die Atome
so angeregt oder ionisiert, kann es durch Auffiillen der Liicke durch ein Elektron aus
einem hoheren Niveau zur Emission von Rontgenstrahlung kommen. Das so emittierte
Spektrum ist diskret und wird auch charakteristisches Rontgenspektrum genannt, da
die emittierten Energien spezifisch fiir das Anodenmaterial sind. Die Uberlagerung bei-
der Effekte bilden das emittierte Rontgenspektrum (siche auch Abbildung 2.10).

Der Quotient aus Rontgenleistung und elektrischer Leistung definiert den Wirkungsgrad
n. Dieser liegt typischerweise zwischen 0,5 % und 1%. Die restliche Bewegungsenergie
wird in Warme umgesetzt. Der Wirkungsgrad ist proportional zur Anodenspannung
und Kernladungszahl Z des Anodenmaterials. Auflerdem sollte das Anodenmaterial
aufgrund der starken Warmeentwicklung eine hohe Wéarmeleitfihigkeit A und Schmelz-
temperatur T},,, aufweisen. Das Produkt Z - A - T}, dient somit als Qualitdtsmafl fiir
das Anodenmaterial. Auch hier liefert Wolfram in aller Regel die beste Lésung. Durch
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2.3 Grundlagen der Projektionsradiographie

Hinzufiigen einer kleinen Menge Rhenium kann zudem die Aufrauhung verzogert und
so die Lebensdauer erhéht werden. Die Wolfram-Rhenium-Mischung wird auf einen
Sockel aus Molybdédn und Graphit aufgetragen. Molybdén und Graphit sind leicht zu
verarbeiten und besitzen eine noch hohere spezifische Wiarmekapazitit als Wolfram. So-
mit kénnen Anoden hergestellt werden, die eine Energie von 10° Ws aufnehmen konnen,
bevor sie Schaden nehmen. Um die aufgenommene Wéarmeleistung auf eine grofiere Fla-
che zu verteilen, ist die Anode zusétzlich drehbar gelagert (sog. Drehanoden). Typische
Drehzahlen liegen bei 3.000 Umdrehungen pro Minute.

Qualitatskriterien fiir Rontgenquellen

Neben einem moglichst hohen Wirkungsgrad wird die Qualitdt einer Rontgenquelle
durch die mogliche Rontgenleistung und der Grofle ihres optischen Brennflecks be-
stimmt.

Mit einer hohen Leistung konnen kurze Belichtungszeiten gewédhlt werden, wodurch Bil-
der seltener verwackelt und auch bewegte Organe abgebildet werden kénnen. Die mog-
liche Leistung ist proportional zur Schnittfliche von Elektronenstrahl und Anodeno-
berfliche (elektrischer Brennfleck) und somit zur Lénge der Kathodenglithwendel.
Aufgrund der rdumlichen Ausdehnung des elektrischen Brennflecks kommt es bei der
Abbildung von Objekten zu sog. Halbschatteneffekten (Abbildung 2.8(a)), bei denen
das Objekt aufgrund der Brennfleckausdehnung F' iiber den Bereich H des Bildes ver-
schmiert und so die rdumliche Auflésung limitiert wird. Die Auspriagung des Effektes
lasst sich mithilfe des Strahlensatzes bestimmen:

10D
H=F 2o, (2.29)
wobei SOD (Source-to-Object-Distance) dem Abstand zischen Quelle und Objekt und
I0D (Image-to-Object-Distance) dem Abstand zwischen Bildempféanger und Objekt
entspricht. Der Halbschatteneffekt ist also umso stérker, je grofier die Brennfleckaus-
dehnung ist. Somit stehen eine hohe Rontgenleistung und eine hohe Ortsauflésung in
scheinbarem Konflikt miteinander.

opt. Brennfleck Ln_,,_,l, Abstrahirchtung RoNrenacnse
F 2 — — — — — — — — —

soD W MV & & EEW e W W
Fav 4V 4 B B B N N N
#F F FERELN NN
g FFEinunvwNNN

AN ALIAN Y
J77EIRANNN

I . Ty

abzubildendes Objekt

10D

Halbschatten-Bereich

(a) (b)

Abbildung 2.8: (a) Halbschatteneffekt bei einer Rontgenabbildung. (b) Rédumliche Halbschat-
tengeometrie bei einer schrig gestellten Anode. (Verdndert nach [D16])

Aus diesem Grund verfiigen Rontgenquellen iiber eine, relativ zur Elektronenbahn,
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schriag gestellte Anode. So ergibt sich trotz groflem elektrischem Brennfleck durch des-
sen rechtwinklige Projektion auf eine zum Zentralstrahl rechtwinklige Ebene ein kleiner
optisch wirksamer Brennfleck (félschlicherweise auch oft als Fokus bezeichnet), sodass
eine hohe Rontgenleistung und eine gute Ortsauflosung vereinbar sind (Abbildung 2.9).
Typische Anodenwinkel liegen zwischen 6° und 16°.

Ein Nachteil schrig gestellter Anoden ist eine rdumliche Verteilung der Halbschatte-
nunschérfe in der Bildebene (Abbildung 2.8(b)). Meist werden aber nur kleine Winkel-
bereiche fiir eine Rontgenaufnahme genutzt, sodass der Effekt nicht in relevantem Mafle
zum Tragen kommt. Zudem kommt es bei kleineren Anodenwinkeln zu einem stérke-
ren Heel-Effekt und somit zu einer Aufhartung des Rontgenspektrums (sieche Abschnitt
2.3.2).

Einige Rontgenquellen verfiigen tiber sog. Doppel- oder Triplefokus-Anoden, die iiber
verschieden lange Glithwendeln und/oder Anodenflichen mit unterschiedlichen Win-
kelbereichen verfiigen, sodass je nach Anforderung zwischen hoher Leistung und hoher
Auflésung umgeschaltet werden kann.

Kathode

opt. Brennfleck—>

() (b) (©)

Abbildung 2.9: Einfluss von Glithwendellange und Anodenwinkel auf Leistung und Ortsauf-
l16sung. (a) Hohe Rontgenleistung und schlechte Ortsauflosung. (b) Kleine Rontgenleistung und
gute Ortsauflésung. (c) Hohe Rontgenleistung und gute Ortsauflésung.

Filterung

Das ungefilterte Rontgenspektrum gleicht einer Dreiecksverteilung (sieche Abbildung
2.10(a)). Da die niedrigen Photonenenergien (auch weiche Rontgenstrahlung genannt)
aufgrund des steilen Gradienten von op, aber in erster Linie zur Dosisbelastung des
Patienten und weniger zur Bildgebung beitragen, werden diese beim Austritt aus der
Rontgenrohre bestmoglich herausgefiltert. Daher besteht das Austrittsfenster typischer-
weise aus 1,5mm bis 2,5 mm dickem Aluminium oder einem gleichwertigen Material.
Dies wird auch als Eigenfilterung der Roéntgenrchre bezeichnet. So werden die niede-
renergetischen Photonen durch den Photoeffekt entfernt (,Aufhartung®* des Rontgen-
spektrums). Das so entstehende nutzbare Réntgenspektrum ist in Abbildung 2.10(b)
dargestellt. Die sichtbaren Peaks bei den Energien 59 keV und 67 keV sind die K4- und
Kpg-Linien des charakteristischen Spektrums von Wolfram.

Fiir padiatrische oder interventionelle Anwendungen werden gegebenenfalls zusétzliche
Kupferfilter mit einer Stérke von bis zu 1,5 mm verwendet. Dies reduziert die Dosisbe-
lastung des Patienten erheblich (man spricht auch von spektralem Dosismanagement),
wirkt sich aber auch aufgrund der Compton-Effekt-Dominanz negativ auf die Bildqua-
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2.3 Grundlagen der Projektionsradiographie

litdt aus (siehe auch Abschnitt 2.3.4).

08 |

0,6 | g

04t .

rel. spektrale Photonenfluenz
!
rel. spektrale Photonenfluenz

0,2 |

0,0 L L L L
0 20 40 60 80 100 0 20 40 60 80 100

hf/ keV If/ keV

(a) Ungefiltert (b) Eigenfilterung von 2,5 mm Al

Abbildung 2.10: Relative spektrale Photonenfluenz (normiert auf den jeweiligen Maximal-
wert) eines entstehenden Réntgenspektrums bei einer Réhrenspannung von 90kV,, und einer
Generatorwelligkeit von 2 %, sowie Effekt der Eigenfilterung einer Réntgenrohre. (Werte geméf
[BS97])

Einblendung und Dosismessung

Die durch das Strahlenaustrittsfenster austretende Strahlung wird Primérstrahlung ge-
nannt. Jede Rontgenquelle verfiigt {iber eine Primérblende aus Blei direkt hinter dem
Strahlenaustrittsfenster. Als Nutzstrahlung wird der Anteil der Primérstrahlung be-
zeichnet, der die Primérblende passiert. Zur weiteren Modulation der Nutzstrahlen-
feldgrofle dient eine sog. Tiefenblende. Diese besteht aus einem System verstellbarer
Bleilamellen, welche in mehreren Ebenen angeordnet sind, sodass die Feldgréfle an das
zu untersuchende Objekt angepasst werden kann. Zur Erstellung von asymmetrischen
Feldern verfiigen einige Anlagen zuséatzlich tiber keilférmige Blenden.

Nach der Anpassung der Feldgrofle erfolgt die Dosisiiberwachung des Nutzstrahlenbiin-
dels, die nach [R6V14] an allen Anlagen zur Abschétzung des stochastischen Strahlen-
risikos des Patienten gefordert wird. Bei radiologischen Systemen erfolgt dies tiber die
direkte Messung des DFPs mithilfe einer luftoffenen Ionisationskammer unter SEG-
Bedingungen. Optional werden in einigen Féallen zusétzlich vom DFP abgeleitete Gro-
en, wie die Einfalldosis Kg oder sogar die Oberflichendosis K¢ fiir einen fest definier-
ten Referenzpunkt im Strahlengang bestimmt.

2.3.2 Charakteristika eines Rontgenspektrums

Da sich der Nutzstrahl einer Rontgenrohre aus mehreren Photonenenergien zusammen-
setzt, ist es wichtig Groflen zu definieren, mit denen sich die Strahlungsqualitdt, also
das physikalische Verhalten des Photonenspektrums, eindeutig beschreiben lasst. Ei-
nige dieser Strahlungsfeldgrofen werden nun im Folgenden geméfl [DINOO] definiert.
Anschliefend wird geméf der Ergebnisse in [NB93] gezeigt, inwiefern diese Groflen von
den Eigenschaften der Rontgenquelle abhédngen.
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Strahlungsfeldgroflen

Die Teilchenfluenz ® ist die Teilchenanzahl d/NV, die durch eine Kugel mit der Quer-
schnittfliche dA tritt:

AN

*=1

(2.30)
Aus ihr ergibt sich direkt die spektrale Teilchenfluenz ®g, welche die Teilchenfluenz in
Bezug zu ihrer Energie E setzt:

de

Pp = —
ET4E

(2.31)
d®y ist dabei die Fluenz aller Teilchen, deren Energien in dem Energieintervall zwischen
F und F+dFE liegen. Durch Aufintegration von d®g iiber alle Energien ergibt sich wie-
der die Teilchenfluenz ®. Die spektrale Teilchenfluenz ist die Funktion, die in der Regel
zur Darstellung eines Photonenspektrums verwendet wird (siehe auch Abbildung 2.10).

Die Energiefluenz W ist iiber den Differentialquotient der Strahlungsenergie (Summe al-
ler Teilchenenergien) dR der Teilchen, die durch eine Kugel mit der Querschnittsflache
dA treten, definiert:

dR

U=
dA

—E-® (2.32)

Auch hier kann die spektrale Energiefluenz Vg direkt aus ¥ und der Teilchenenergie
abgeleitet werden:

d¥

Up = —
ET4E

= E- & (2.33)

Somit ist AU die Energiefluenz aller Teilchen, deren Energien in dem Energieintervall
zwischen F und E + dFE liegen.

Die mittlere Energie E eines Photonenspektrums ergibt sich aus dem Quotienten aus
Energiefluenz und Teilchenfluenz:

E =

|
KA |

1 o
_— / Uy dE (2.34)
0

Fir den mittleren linearen Schwdchungskoeffizienten @ gilt:

oo

-/#(E) Oy dE (2.35)

0

ﬂ:

| =

Bzw. fiir den mittleren linearen Energietibertragungskoeffizienten i,

oo

1
P =g /mr(E) Vg dE (2.36)

0
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Die effektive Energie ist die Energie eines monochromatischen bzw. monoenergetischen
Photonenstrahls, der bzgl. eines bestimmten physikalischen Effekts dasselbe Verhal-
ten zeigt wie das betrachtete Photonenspektrum. Beispielsweise ist die effektive Ener-
gie beziiglich der Schwichung eines Photonenspektrums die Photonenenergie, die dem
mithilfe von Gleichung 2.35 {iber das Spektrum gemittelten Schwachungskoeffizienten
entspricht.

Die Angabe der spektralen Teilchenfluenz oder der spektralen Energiefluenz legt also
die Strahlungsqualitit eines Photonenspektrums eindeutig fest. Da die genaue Vertei-
lung von @ oder Vg in der Praxis oft nicht oder nur unzureichend bekannt ist, wird
die Strahlungsqualitiat haufig mithilfe der HVL (siche Gleichung 2.13) von Aluminium
(Al) oder Kupfer (Cu) beschrieben. Diese ldsst sich verglichen mit & und ¥y sehr viel
leichter messen. Bei Réntgenspektren kann es jedoch vorkommen, dass zwei Spektren
mit dhnlichen HVL-Werten fiir Aluminium unterschiedliche mittlere Schwéchungsko-
effizienten fiir das betrachtete Medium aufweisen. Aus diesem Grund ist die Angabe
von Anodenspannung und Zusatzfilterung bei sonst konstanten Roéhreneigenschaften
(Generatorwelligkeit, Anodenwinkel und —material) zur Charakterisierung der Strah-
lungsqualitat sehr viel genauer.

Strahlungsfeldgrofien beeinflussende Faktoren

Die StrahlungsfeldgréfSen hdngen direkt von den strahlerzeugenden Eigenschaften ab.
Dies muss bei der Bauweise einer Réntgenquelle berticksichtigt werden bzw. kann sich
zur Anpassung der Strahlungsfeldgréfien an die spezifischen Anforderungen beziiglich
Bildqualitdt und Dosis verschiedener Anwendungen zunutze gemacht werden.

Die Kathodenheizspannung Up beeinflusst ausschlieffilich die Anzahl der beschleunig-
ten Elektronen (Stromstérke) und somit die Teilchenfluenz des Rontgenspektrums und
hat somit keinen Einfluss auf dessen Form. Durch Erhohung von Uy kann also die Teil-
chenfluenz erhoht und somit die nétige Belichtungsdauer herabgesetzt werden.

Der Einfluss der Anodenspannung U, ist in Abbildung 2.11(a) dargestellt. Mit zu-
nehmender Anodenspannung steigt aufgrund des ,,Durchgriffs* auf den Réhrenstrom
und der Proportionalitdt zwischen Anodenspannung und Wirkungsgrad die Teilchen-
fluenz. Zudem verschiebt sich das Bremsspektrum hin zu héheren Energien, wodurch
der mittlere lineare Schwachungskoeffizient sinkt. Somit kénnen, unter Einbuflen beziig-
lich der Bildqualitét, die Heizspannung und/oder die Belichtungsdauer, sowie die Dosis
reduziert werden. Auch kénnen die Effekte zur Aufnahme von dickeren bzw. dichteren
Objekten genutzt werden.

Neben grofierer Anodenspannung kann auch zusdtzliche Filterung ein Anstieg der mitt-
leren Energie bewirken (sieche Abbildung 2.11(b)). Im Gegensatz zur zunehmenden
Spannung verschiebt sich hier jedoch nicht das gesamte Spektrum zu héheren Energi-
en. Vielmehr wird es durch das zuséatzliche Filtermaterial geschwicht. Da der lineare
Schwachungskoeffizient fir niedrigere Energien hoher ist als fiir groflere, werden diese
im Verhéltnis stérker abgeschwécht. Somit steigt die mittlere Energie des Spektrums
wahrend der mittlere Schwichungskoeffizient sinkt, ohne dass dabei die maximale Pho-
tonenenergie angehoben wird. Dieser Prozess wird als ,,Aufhértung® des Spektrums
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bezeichnet. So kann insbesondere bei diinneren oder weniger dichten Objekten Dosis
eingespart werden. Der damit verbundene Verlust der Bildqualitét ist nicht so grofl wie
bei der Erh6hung der Anodenspannung. Jedoch muss aufgrund der erheblichen Vermin-
derung der Teilchenfluenz die Heizspannung und/oder die Belichtungsdauer heraufge-
setzt werden. Typischerweise werden zur Zusatzfilterung Aluminium- oder Kupferplat-
ten verwendet.

Die Generatorwelligkeit wirkt sich in erster Linie auf die Teilchenfluenz aus (siche Ab-
bildung 2.11(c)). Diese sinkt mit steigender Welligkeit erheblich, wodurch eine héhere
Heizspannung und/oder Belichtungsdauer erforderlich wird. Auch kommt es aufgrund
des Auftretens niedrigerer Anodenspannungen bei héheren Welligkeiten zu einer leich-
ten Verringerung der mittleren Energie und somit zu einem Anstieg des mittleren linea-
ren Schwichungskoeffizienten. Dies muss bei der Verwendung solcher Generatortypen
beriicksichtigt werden. In modernen Réntgenanlagen werden jedoch nur noch 12-Puls-
oder Hochfrequenzgeneratoren verwendet, deren Restwelligkeiten unter 3 % liegen.

Ein kleinerer Anodenwinkel bewirkt neben der Verkleinerung des optisch wirksamen
Brennflecks (siehe Abbildung 2.11(d)) und der damit verbundenen Verbesserung der
Auflésung eine leichte Aufhirtung des Rontgenspektrums. Aufgrund des kleineren Win-
kels kommt es zu einem verstédrkten Heel-Effekt. Somit legen einige Photonen einen
langeren Weg im Anodenmaterial zuriick, wodurch die Anode an Filtereigenschaften
gewinnt. Folglich kommt es zu einem Absinken der Teilchenfluenz und zu einem An-
stieg von mittlerer Energie und mittlerem Schwéchungskoeffizienten. Auch dies muss
beim Betrieb beriicksichtigt werden. Zudem kann es bei ldngerer Verwendung aufgrund
der zunehmenden Aufrauhung der Anodenoberfliche zu einer Erhohung der HVL des
Photonenspektrums von bis zu 10 % gegeniiber dem Ausgangswert kommen [DIN90].
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Abbildung 2.11: Relative spektrale Photonenfluenzen (normiert auf das jeweilige Maximum
des Bremsspektrums) in Abhéngigkeit von verschiedenen Quelleneigenschaften bei konstan-
ten Heizspannungen gemaf [BS97] und [NB93] (gestrichelt dargestellt die jeweiligen mittl.
Energien). (a) Welligkeit =2 %, Filterung=2,5mm Al und Anodenwinkel=12°, (b) Wellig-
keit =2 %, Anodenspannung =70kV, und Anodenwinkel=12°, (¢) Anodenspannung =60kV,
Filterung=2,5mm Al und Anodenwinkel=12°, (d) Welligkeit =2 %, Filterung=2,5mm Al
und Anodenspannung =80kV,,.

2.3.3 Einfliisse von Objekten im Strahlengang

Zwischen Quelle und Bildempfinger kommt es durch Wechselwirkungen mit verschie-
denen Objekten zu einer Schwichung und zusdtzlichen Aufhirtung des Rontgenspek-
trums, wobei die Auspragung von den Eigenschaften des Rontgenspektrums abhéngt.
Dabei handelt es sich in erster Linie um Komponenten der Anlage, wie die Patienten-
lagerung und das abzubildende Objekt (respektive den Patienten) selbst. Der Einfluss
von Komponenten der Anlage auf den Rontgenstrahl wird in der Regel in Aquivalenz-
dicken bzw. Gleichwerten von Aluminium oder Kupfer angegeben.

Die Patientenlagerung besteht in aller Regel aus einer Verbindung von Kohlenstoff-
fasern. Dies ermdglicht eine stabile Konstruktion bei gleichzeitig relativ niedrigem li-
nearem Schwéichungskoeffizienten. Somit liegen typische Aluminiumgleichwerte unter-
halb von 1,5 mm. Eine Tabellierung von exakten Schwichungswerten in Abhéangigkeit
von der Strahlungsqualitét ist in nationalen und internationalen Dokumenten nicht zu
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finden, wird aber in Abschnitt 4.4 fiir einige Strahlungsqualitdten bereitgestellt. Aus-
schliefllich in [IEC99] ist ein Schwichungsfaktor von 0,8 fiir eine Anodenspannung von
80kVp und einer Vorfilterung von 25 mm Aluminium (Uber-Tisch-Projektion) angege-
ben.

Der Patienteneinfluss auf das Rontgenspektrum héngt stark von der abzubildenden
Korperregion und der Strahlungsqualitiat des Rontgenspektrums ab. Je nach Strah-
lungsqualitdt und Objektdicke kénnen die Schwéichungsfaktoren zwischen 0,001 und
0,1 liegen. Genaue Werte konnen beispielsweise [ADJS12] entnommen werden. Folglich
steht in der Regel lediglich 1% der urspriinglichen Teilchenfluenz fiir die Bildgebung
zur Verfiigung.

Waéhrend der Photoeffekt lediglich zu einer Reduktion der Teilchenfluenz fiithrt, muss
insbesondere bei hoheren Energien mit einer erheblichen Streuung aufgrund der Comp-
ton-Streuung gerechnet werden. Dies kann zum einen die Bildgebung negativ beein-
flussen (siehe Abschnitt 2.3.4) und muss zum anderen im Strahlenschutz beriicksichtigt
werden, da der Patient nun eine zweite Strahlenquelle darstellt (siehe Abbildung 2.12).

Abbildung 2.12: Streustrahlung aufgrund des Patienten [D16].

2.3.4 Detektion und Bildqualitat

Die Detektion erfolgt in der modernen Radiologie ausschlieflich digital. Der grofie Vor-
teil digitaler Systeme gegeniiber konventionellen Réntgenfilmen ist der wesentlich gro-
Bere Dynamikbereich und die Moglichkeit der digitalen Bildbearbeitung und der Be-
lichtungsautomatik. Der Dosisbedarf digitaler Systeme ist somit deutlich geringer. Zu
den beiden géngigsten digitalen Systemen zihlen die Speicherfolie (bzw. die digitale
Lumineszenz-Radiographie) und der Flachdetektor, welcher im Folgenden kurz néher
vorgestellt werden soll. Anschliefend werden physikalische Parameter zur Bewertung
der Bildqualitét eingefiihrt und auf den Einfluss von Streustrahlung auf die Bildqualitét
eingegangen. Abschliefend werden die Moglichkeiten zur Verbesserung der Bildquali-
tat durch digitale Bildbearbeitung erldutert und das Prinzip der Belichtungsautomatik
dargestellt. Als Quelle fiir fiir die Ausfithrungen dienen die Biicher [ADJS12] und [D16].

Der Flachdetektor

Der Flachdetektor (FD) hat gegeniiber anderen Systemen, wie beispielsweise der Spei-
cherfolie, den grofien Vorteil, dass das detektierte Signal direkt in ein Bild umgewandelt
werden kann. Ein zusétzlicher Ausleseprozess ist somit nicht nétig, wodurch Zeit ge-
spart und eine ,live-Betrachtung®“ der Aufnahme- bzw. Durchleuchtungsbilder ermog-
licht wird. Das Auftreten stérender Verzerrungen zu den Bildrandern, wie sie beim
Rontgenbildverstarker auftreten, konnen dabei vermieden werden. Bei der technischen
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Umsetzung wird zwischen indirekten und direkten Flachdetektoren unterschieden.

Indirekte Flachdetektoren bestehen aus einer Szintillator- und einer Halbleiterschicht.
In der Szintillatorschicht (typischerweise mit Thallium dotiertes Caesiumiodid) wer-
den die eintreffenden Rontgenquanten in sichtbares Licht umgewandelt. Durch eine
nadelféormige Anordnung des Szintillatormaterials wirkt dieses als Lichtleiter fiir die
erzeugten Photonen, welche somit auf die darunterliegende Halbleiterschicht geleitet
werden. So kann die Szintillatorschicht relativ dick gestaltet werden, wodurch ein ho-
hes Ansprechvermégen erméglicht wird, ohne dabei einen grofien Verlust der Auflésung
in Kauf nehmen zu miissen, wie es bei Verstarkerfolien der Fall ist. Die Halbleiterschicht
(typischerweise amorphes Silizium) ist aus mehreren Pixeln aufgebaut. Jedes Pixel be-
steht aus einer Photodiode, einem Diinnfilmtransistor und einem Kondensator. Die in
der Szintillatorschicht erzeugten Photonen werden in der Photodiode in ein elektri-
sches Signal umgewandelt und die gesamte {iber die Belichtungsdauer erzeugte Ladung
im Kondensator gespeichert. Nach Beendigung einer Aufnahme wird der Kondensator
entladen und der auf ihm gespeicherten Ladungsmenge ein Pixelwert zugeordnet. Ein
Pixel sieht dabei immer mehrere ,Szintillator-Nadeln“. Das Auflésungsvermogen des
Detektors ist somit durch die Grole der Halbleiterpixel bestimmt.

Direkte Flachdetektoren bestehen aus mehreren Fotoleitern aus amorphen Selen, welche
jeweils einen Pixel bilden. Die iiber die Aufnahmedauer im Fotoleiter erzeugten Ladun-
gen werden iiber Elektroden abgesaugt und in einer Kondensatormatrix gespeichert.
Auch hier wird jedem Pixel beim Auslesen ein Wert zugeordnet, welcher der gespei-
cherten Ladung entspricht. Durch den Verzicht der Szintillatorschicht sinkt zwar das
Ansprechvermogen, jedoch kann so ein leicht verbessertes Auflésungsvermogen erreicht
werden, wodurch sich direkte Flachdetektoren fiir hochauflésende Anwendungen, wie
beispielsweise die Mammographie, eignen.

Typische Pixelgréfien von eingesetzten Flachdetektoren betragen circa 139 pm bis 200 pm.
Das dadurch erreichte Auflésungsvermégen von circa 2,5 1p/mm bis 3,6 Ip/mm ist zwar
deutlich geringer als bei konventionellen Rontgenfilmen, jedoch kann durch das erhéhte
Ansprechvermogen mehr als 50 % der Dosis eingespart werden, bei sonst gleichbleiben-
der Bildqualitét.

Géngige auf dem Markt befindliche Formate reichen von (20x20) cm? bis (40x40) cm?.
Viele Anwendungen erfordern zudem eine vergroerte Darstellung eines kleineren Bild-
bereichs. Zu diesem Zweck verfiigen Flachdetektoren tiber die Moglichkeit zwischen
verschiedenen ,,BV-Formaten“ (BV = Bildverstérker) zu wihlen. Das Prinzip ist in Ab-
bildung 2.13 dargestellt. Da bei kleineren BV-Formaten jedoch eine héhere Auflésung
und somit auch mehr Signal pro Pixel benétigt wird, steigt mit kleinerem Bildfor-
mat auch haufig die Dosis (bei groferen Formaten werden auch héufig mehrere Pixel
zusammengefasst). Eine weitere Moglichkeit zur vergroferten Darstellung eines Bild-
ausschnitts ist die Vergroflerung des Abstandes zwischen Patient und Bildempfanger.
Aufgrund des Abstandquadratgesetzes geht dies jedoch in jedem Falle mit einer Erho-
hung der Dosis einher.

29



2 Theoretische Grundlagen

1400 1200

o (=)
g ]
S 600 N

3

3| [

) o .
Vollformat VergroBerung

Abbildung 2.13: Vergroflerung eines Bildausschnitts durch Wahl eines kleineren BV-Formats.
Zudem erreicht das kleinere BV-Format hier eine hohere Auflosung (benétigt aber auch eine
hohere Dosis), da im Vollformat 4 Pixel zusammengefasst werden (dies ist nicht die Regel).

Parameter zur Bewertung der Bildqualitat

Fir die Bewertung der Bildqualitéit existiert eine Vielzahl von objektiven Kriterien.
Die Schwierigkeit besteht in der richtigen Wahl des Kriteriums, sodass eine Korrelati-
on zwischen objektiver Bildqualitdt und subjektiver Bildwahrnehmung beziiglich einer
diagnostischen Anwendung hergestellt werden kann (siehe auch Kapitel 5.2). Im Fol-
genden werden nun die drei in der Radiologie gangigsten Bildparameter vorgestellt.

Das Quantenrauschen or beschreibt die stochastischen Schwankungen der nachgewiese-
nen Rontgenquanten pro Flache und Zeit. Werden die gemessenen Rontgenquanten bei
der Bildumwandlung pixelweise in ganzzahlige Pixelwerte und anschliefend in Grau-
werte iibersetzt, so fithrt das Quantenrauschen zu zufilligen Grauwertdifferenzen be-
nachbarter Pixel hinter demselben Objekt. Der dabei betrachtete Pixelbereich wird als
»Region Of Interest“ (ROI) bezeichnet. Die registrierte Quantenanzahl N (respektive
der Grauwert) innerhalb einer ROI folgt einer Poisson-Verteilung mit der mittleren
Quantenanzahl N. Der Wert des Quantenrauschens entspricht somit der Standardab-
weichung or der Poisson-Verteilung:

o = VN (2.37)

Der Kontrast K beschreibt die Differenz N; — N, der im Mittel nachgewiesenen Rént-
genquanten (respektive der mittleren Grauwerte) pro Flidche und Zeit zweier Bildberei-
che 1 und 2 aufgrund von unterschiedlichen Schwéichungskoeffizienten im Strahlengang.
Er ist folglich ein Maf} dafiir, wie gut sich zwei Objekte voneinander unterscheiden las-
sen. Fir den Kontrast existieren mehrere Definitionen, wobei die sog. Modulation den
Vorteil der Konformitiat mit der Modulationsiibertragungsfunktion (MTF) bietet und
aus diesem Grund besonders hiufig verwendet wird. Sie ist definiert als:

Nl — Wz 1— e(NI—MZ)'d 1
K=— _—°= ~—-+Au-d 2.38
Ni+ N, 1—elm—nm)d =2 o ( )
Die Aufliosung oder ,Scharfe” ist die Fahigkeit eines bildgebenden Systems kleine Ob-
jekte getrennt voneinander darzustellen. Der Wert der Auflésung hingt dabei von den
Komponenten der Bilderzeugung, wie beispielsweise der Pixelgrofie und der Halbschat-
tenausdehnung (siehe Abbildung 2.8(a)) ab. Als Ma8 fiir das Auflésungsvermogen eines
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bildgebenden Systems kann die MTF verwendet werden. Diese ist das Verhéltnis aus
Modulation des Bildes und Modulation des Originals bei einer bestimmten Ortsfre-
quenz. Der entstehende Verlauf der MTF beschreibt also den relativen Verlust der
Modulation bei der Bilderzeugung in Abhéngigkeit von der Ortsfrequenz und ist somit
ein Maf fiir die Qualitdt des bildgebenden Systems. Da die Messung der MTF jedoch
duferst umsténdlich ist und Faktoren wie die verwendete Strahlungsqualitéit unberiick-
sichtigt bleiben, wird statt der MTF oft die Grenzauflosung verwendet. Diese entspricht
der héchsten noch zu unterscheidende Ortsfrequenz und kann mithilfe von Aufnahmen
eines Bleistrichrasters direkt ermittelt werden. Die Einheit der Grenzauflosung wird
mit Ip/mm (Linienpaare pro mm) angegeben.

Das Signal zu Rausch Verhdaltnis (SNR) ist in der digitalen Radiologie das Kriterium,
dem die meiste Bedeutung zugesprochen wird. Durch die Moglichkeiten der digitalen
Bildbearbeitung (siehe Abschnitt 2.3.4)) ist beispielsweise die Kontrastverstéarkung zwi-
schen zwei Objekten durch die Fensterung initialer Grauwerte nur durch den relativen
Anteil des Quantenrauschens begrenzt. Das SNR eines betrachteten Bildbereichs wird
folglich iiber das Verhéltnis von mittlerer detektierter Quantenanzahl N und auftre-
tendem Quantenrauschen oy definiert:

SNR = 2 — VW (2.39)
OR

Das SNR steigt also mit der Wurzel der detektierten Quantenanzahl an. In der prakti-
schen Anwendung verfiigt man jedoch héaufig nur noch iiber die Bildinformation in Form
von Grauwerten bzw. -stufen. Hier erweist sich obige Definition als problematisch, da
die detektierte Quantenanzahl nicht direkt dem zugewiesenen Wert entsprechen muss.
So konnen beispielsweise auch Grauwerte den Wert Null fiir Signalstirken ungleich
Null annehmen. Eine Betrachtung des absoluten SNR's ist in diesem Fall nicht sinn-
voll. Stattdessen werden zur Vermeidung dieses Problems die SNRs zweier Bildbereiche
1 und 2 relativ zueinander betrachtet:

sNp = M= Ne AN g VR (2.40)

OR VN
Ublicherweise verwendet man dabei Niedrig-Kontrast-Bereiche, welche vom Anwen-
der aber noch zu unterscheiden sein sollen. Ist die Differenz der mittleren detektierten
Quantenzahlen (bzw. der Grauwerte) zweier Bildbereiche grofi gegeniiber dem Quanten-
rauschen, so ldsst sich der Kontrast zwischen diesen Bildbereichen mithilfe der digitalen

Bildbearbeitung beliebig verstarken. Diese Definition wird auch héufig als Kontrast zu
Rausch Verhéltnis (CNR) bezeichnet.

Einfluss von Streustrahlung auf die Bildqualitat

Wie zu Beginn des Abschnitts 2.6 beschrieben, basiert die radiologische Bildgebung auf
der Intensitdtsmodulation des Rontgenstrahls aufgrund der unterschiedlichen linearen
Schwachungskoeffizienten verschiedener Objekte. Die am Bildempfanger registrierte In-
tensitdt von Rontgenquanten, die das abzubildende Objekt (bzw. den Patienten) ohne
Wechselwirkung passiert haben, wird als Primérintensitit bezeichnet. Die rédumliche
Verteilung der Primérintensitéit in der Detektorebene enthélt die Bildinformation. Die
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priméren Wechselwirkungsarten von Rontgenstrahlung mit dem abzubildenden Objekt
(bzw. Patienten) sind der Photoeffekt und die Compton-Streuung (siehe Abbildung
2.8). Wahrend beim Photoeffekt keine Sekundéarphotonen auftreten, tragen bei der
Compton-Streuung nur solche Wechselwirkungen zur Bildgebung bei, deren Streupho-
tonen den Bildempfénger nicht erreichen. Jedoch ist insbesondere der relative Wir-
kungsquerschnitt fiir Prozesse mit kleinen Streuwinkeln erhoht (siehe Abbildung 2.1).
Dies fiihrt zu einer Streuintensitéit in der Detektorebene, welche der Primérintensitét
iiberlagert ist. Wie in Abbildung 2.14 zu sehen ist, nimmt der Kontrast mit zuneh-
mendem Streuanteil in der Bildebene ab. Zudem fiihrt die Streuung zu einem erhéhten
Rauschen und somit zu einem verminderten SNR, jedoch nicht zu einer Reduktion
der Auflésung (keine Abflachung scharfer Begrenzungen zwischen zwei Gebieten). Der
Anteil der Streuintensitit ist proportional zur Objektdicke und Strahlungsqualitit, da
der relative Anteil der Compton-Streuung mit zunehmender Photonenenergie ansteigt.
Typische Streustrahlenanteile in der Detektorebene betragen zwischen 50 % und 90 %.

Mit Streustrahlung

Ohne Streustrahlung

Anzahl detektierter Rontgenquanten

|
Bereich mit abweichendem m

Abbildung 2.14: Intensitédtsverlauf in der Detektorebene hinter einem Objekt mit abwei-
chendem Schwéchungskoeffizienten mit und ohne Streustrahlung. Die Streustrahlung hebt das
Grundniveau an und verringert so den Kontrast. (adaptiert aus [D16])

Zur teilweisen Unterdriickung des Streustrahlenanteils und somit zur Verbesserung der
Bildqualitdt werden sog. Streustrahlenraster eingesetzt. Dabei handelt es sich um Plat-
ten, auf denen in wechselnder Abfolge viele diinnen Lammellen aus Bleifolie und ront-
gendurchlissigem Material aufgebracht sind. Diese Streustrahlenraster befinden sich
unmittelbar vor dem Bildempfinger. Das Prinzip ist in Abbildung 2.15 dargestellt. Da
durch das Streustrahlenraster auch ein Teil der Primérintesitét absorbiert wird, gilt
die sog. Selektivitit als eines der Qualitdtsmerkmale. Sie ist das Verhaltnis von Pri-
maérstrahlentransparenz und Streustrahlentransparenz und lésst sich erhéhen, indem
die Lamellen auf den optischen Brennfleck ausgerichtet werden. In diesem Fall spricht
man von fokussierenden Linienrastern. Zudem steigt die Selektivitdt mit Hohe und
Breite der Bleilamellen an. Deshalb dient das Verhéltnis von Spaltbreite und -hohe als
zweites Qualitdtsmerkmal. Dies wird als Schachtverhéltnis bezeichnet. Es ist jedoch
zu beachten, dass dabei die zunehmende Absorption der Primérstrahlung eine ldngere
Belichtungszeit notig werden liasst und so zu einer erhohten Dosisbelastung des Patien-
ten fithrt und durch den Bucky-Faktor beschrieben wird. Typische Selektivitdten von
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verwendeten Streustrahlenrastern liegen zwischen 5 und 10.

Quelle Streustrahlenraster

FARATREINGRARNRANAN Y

Patient Detektor

Abbildung 2.15: Funktionsprinzip eines Streustrahlenrasters. Die im Patienten erzeugte
Streustrahlung wird von den Bleilamellen absorbiert, wihrend die Primarstrahlung das Raster
passieren kann.

Bei der Aufnahme von sehr diinnen und/oder strahlenempfindlichen Bereichen oder
Patienten, wie beispielsweise Kindern, empfiehlt es sich gegebenenfalls aufgrund des
geringeren Streustrahlenanteils und zur Dosisreduktion auf das Streustrahlenraster zu
verzichten, sofern es die Bildqualitat zulédsst. Falls nicht kann versucht werden durch
Vergroferung des Abstandes zwischen Patient und Bildempfianger den Streustrahlen-
anteil zu reduzieren und so die Bildqualitdt zu verbessern. Bei diesem als ,Air-Gap
Technique“ bezeichneten Verfahren muss jedoch darauf geachtet werden, dass in glei-
chem Mafle der Abstand zwischen Patient und Quelle vergréflert wird, da es sonst zu
einer Erhohung der Dosisbelastung kommen kann (doppeltes Abstandsquadratgesetz).

Moglichkeiten der digitalen Bildbearbeitung

Die digitale Radiologie bietet verglichen mit den konventionellen Rontgenfilmen den
groflen Vorteil der digitalen Bildbearbeitung (diese kann automatisch nach vorgegebe-
nen Algorithmen oder manuell erfolgen). Die Bildqualitidt kann nachtréglich verbessert
und den spezifischen Anforderungen einer Untersuchung angepasst und so gegebenen-
falls Dosis eingespart werden (qualitatives Dosismanagement). Die wichtigsten Bildbe-
arbeitungsmethoden sind die Fenstertechnik, die Ortsfrequenztechnik und die Rausch-
unterdriickung. Inhaltliche Quelle der Ausfiihrungen ist [L1.99].

Die Fenstertechnik (oder auch Fensterung) ist die vielleicht wichtigste Methode der
digitalen Bildbearbeitung. Nachdem das bildgebende System jedem Pixel entsprechend
der detektierten Quantenzahl mit einem ganzzahligen Pixel- bzw. Grauwert versehen
hat, ldsst sich festlegen, iber welchen Bereich dieses ,Initialbildes* die verfiigharen
Graustufen des Monitors verteilt werden. Je nach Bit-Tiefe z des bildgebenden Sys-
tems werden dem Initialbild 2* Grauwerte zugewiesen. Fiir einen 12-Bit-Detektor ste-
hen somit 4.096 Werte zur Verfiigung (i.d.R. 0 bis 4.095). In wie vielen Graustufen
diese Werte abgebildet werden, héngt von der Farbtiefe des Speicherformats und des
verwendeten Monitors ab (géngige Farbtiefen sind 8- und 12-Bit). Das menschliche Au-
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ge kann jedoch deutlich weniger Graustufen differenzieren (ca. 20 bis 100) als so im
Regelfall dargestellt werden. Die Fenstertechnik ermdoglicht es nun, die Graustufentrep-
pe des Monitors auf einen kleineren Bereich der Grauwerte des Initialbildes zu verteilen
und so den Kontrast im diagnostisch relevanten Bereich anzuheben. Dies wird durch
zwei Parameter charakterisiert, die Fenstermitte (FM) und die Fensterbreite (FB) (siche
Abbildung 2.16). Die Fenstermitte definiert den Mittelpunkt des Bereichs auf der Grau-
wertskala, auf den die Graustufen verteilt werden sollen. Die Anzahl der Grauwerte, die
dieser Bereich umfasst, wird durch die Fensterbreite festgelegt. Die Bildhelligkeit kann
somit durch die Fenstermitte und der Bildkontrast durch die Fensterbreite variiert wer-
den. Handelt es sich um einen 12-Bit-Detektor betrigt die Fenstermitte standardmafig
2.048 und Fensterbreite 4.095, sodass der komplette Dynamikbereich erfasst wird, wo-
bei die Randwerte schwarz bzw. weifl entsprechen. Durch geeignetere Wahl von FM und
FB kann ein beliebiger Bereich der initialen Grauwertskala hervorgehoben und so der
visuelle Kontrast der zu untersuchenden Bildinhalte verstiarkt werden. Allen Werten
oberhalb bzw. unterhalb des Fensterbereichs werden die Graustufen schwarz bzw. weif3
zugeordnet. Theoretisch konnten somit sogar zwei benachbarten Werten die Graustufen
schwarz und weifl zugeordnet werden, sofern dies das SNR, zulésst.

4095 > 4095 —

1]

v

o—}— — 0—
Initialbild  Darstellung Initialbild  Darstellung

(a) (b)

Abbildung 2.16: Prinzip der Fenstertechnik fiir einen 12-Bit-Detektor. Die Anzahl der darge-
stellten Graustufen hingt von der Farbtiefe des Monitorings bzw. des Speicherformats ab. (a)
FM =2.047, FB=4.095 (b) FM=1.011, FB=1.011

Die Ortsfrequenztechnik befasst sich mit den Detailstrukturen eines Bildes, welche sich
durch Kontrastanhebung oder Kontrastsenkung verdndern lassen. Abgebildete Kanten
aufgrund von unterschiedlicher Schwichung werden hier als Ortsfrequenz betrachtet.
Hohe Absorptionswerte (Knochen) lassen sich schwéichen und niedrige Absorptions-
werte (Weichteilgewebe) konnen hervorgehoben werden. Der Effekt der Ortsfrequenz-
technik wird durch die Grofle des verwendeten Filterkernels und durch den Wert des
Kontrastanhebungsfaktors, welcher in Prozent angegeben wird, bestimmt.

Ein kleiner Filterkernel (bspw. 3x3 Pixel) und entsprechender Kontrastanhebungsfak-
tor ermoglicht eine Verbesserung der Bildschérfe.

Ein mittelgrofler Filterkernel (bspw. 50x50 Pixel) und grofler Kontrastanhebunsfaktor
erzeugt eine Betonung der Kanten (Kantenanhebung).

Ein grofier Filterkernel (mehr als 100x100 Pixel) und kleiner Kontrastanhebungsfaktor
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bewirkt eine Reduktion groffflichiger Kontraste unter Beibehaltung der Detailkontraste.
Dies fiihrt zu einer Harmonisierung des Bildes und wird auch als Dynamische-Dichte-
Optimierung (DDO) bezeichnet.

Hohere Kontrastanhebungsfaktoren fithren jedoch auch zu einem erhéhten Rauschanteil
im Bild. Die Moglichkeiten der Kantenanhebung werden somit durch das SNR limitiert.

Die Rauschunterdriickung ermdoglicht eine Reduktion des Rauschanteils und somit eine
Verbesserung des Bildeindrucks. Dazu kann beispielsweise die Tiefpafifilterung oder die
Rekursivfilterung genutzt werden.

Bei der Tiefpafifilterung wird das Bild mit einem kleinen Kernel abgetastet und dabei
jedem Pixelwert der Mittelwert aller Pixel im Kernel zugeordnet. So kann das Bildrau-
schen reduziert oder sogar ganz unterdriickt und eine Kantengldttung vorgenommen
werden. Nachteilig bei diesem Verfahren ist die zunehmende Bildunschérfe.

Bei der Rekursivfilterung werden die Pixelwerte mehrerer Einzelbilder miteinander ver-
kniipft. Die Pixelwerte einer Bildserie werden gewichtet integriert, wobei das letzte Bild
die grofite Gewichtung erhélt. Die zufillig auftretenden Rauscheffekte kénnen so iden-
tifiziert und beseitigt werden.

Der Umfang der Rauschunterdriickung ist bei allen Methoden durch den gleichzeiti-
gen Verlust von Bildinformationen, welche moglicherweise diagnostischen Wert haben
konnten, limitiert.

Belichtungsautomatik

Aufgrund des hohen Dynamikbereiches sind Unter- bzw. Uberbelichtungen bei digitalen
Detektorystemen praktisch nicht mehr mdéglich. Léanger belichtete Aufnahmen wirken
aufgrund des geringeren Quantenrauschens subjektiv besser als kiirzer belichtete Auf-
nahmen (eine Séttigung der Leuchtstoffe wird in aller Regel nicht erreicht), sodass
viele Anwender zur Wahl von zu langen Belichtungszeiten neigen und somit hohere Pa-
tientenbelastungen als notig in Kauf nehmen (auch als ,,dose creep® bezeichnet). Aus
diesem Grunde verfiigen die meisten digitalen Systeme {iber eine sog. Belichtungsauto-
matik (engl. Automatic-Exposure-Control).

Fiir die Systemdosis Ky am Bildempfanger gilt:

Ky Z-In-Ur-T (2.41)

Hierbei ist Z die Ordnungszahl des Anodenmaterials, Iy der Rohrenstrom, U, die
Anodenspannung, T' die Belichtungszeit und n von der Form des Roéntgenspektrums
abhéngig, wobei haufig n ~ 3 gilt. T und I, werden auch oft zusammengefasst und als
mAs-Produkt bezeichnet. Durch die direkte Messung der Systemdosis am Bildempféin-
ger oder der indirekten Dosisbestimmung durch Erfassung der Helligkeitswerte (dies
ist bei Flachdetektoren der Fall) in einem vorher festgelegten Bildbereich (das Mess-
feld) konnen die Parameter I, Uy, T, sowie eventuelle Zusatzfilterungen durch die
Belichtungsautomatik optimiert werden. Somit lasst sich die Dosisbelastung bei gleich-
bleibender Bildqualitdt minimiert (quantitatives Dosismanagement). In der Regel muss
jedoch zumindest ein Bereich fiir die Anodenspannung vorgegeben werden, sodass die
Bildqualitat der diagnostischen Fragestellung entspricht.
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2.4 Interventionelle Angiographie

Bei der Angiographie handelt es sich um eine kontrastmittelgestiitzte Darstellung der
Gefafle mittels bildgebender Verfahren wie der Projektionsradiographie, der CT oder
der MRT. Die Angiographie erlaubt so eine genaue Beurteilung der Geféaimorphologie
und des Blutflussverhaltens. Wahrend die CT und die MRT nur zur Diagnostik von Er-
krankungen mit Gefdflverinderungen dienen, bietet die Projektionsradiographie auch
die Moglichkeit der Behandlung. In diesem Fall wird die Projektionsangiographie als
interventionelle Angiographie bezeichnet und stellt zudem die Kerndisziplin der inter-
ventionellen Radiologie dar.

Dazu wird ein Katheter unter Durchleuchtung iiber die Leistenarterie bis zur Behand-
lungsstelle vorgeschoben, sodass dieser als Schleuse fiir andere Materialien dienen kann.
Bei Kathetern handelt es sich um hohle, flexible Kunststoffschlauche, welche in Kor-
perhohlen, wie bspw. Geféfle, eingefiihrt werden kénnen. Diese kénnen sich je nach
Anwendung in Hérte, Form und Grofle unterscheiden (typische Innendurchmesser lie-
gen zwischen 0,4mm und 4mm). Zur kontrastreicheren Darstellung befindet sich an
der Spitze des Katheters ein Rontgenmarker, welcher typischerweise aus Blei oder Mo-
lybdén besteht.

Zu den typischen Indikationen zdhlen die Arteriosklerose, Embolisationen von Aneu-
rysmata (Aussackungen von Geféen), Stenosen (Gefafiverengungen) oder mittlerweile
auch akute Gefalverschliisse. Je nach Lokalisation der Gefaflerkrankung spricht man
beispielsweise von der Koronarangiographie (Herzkranzgeféfie) oder der Neuroangio-
graphie (zerebrale beziehungsweise hirnversorgende Geféfe).

Im Folgenden werden nun kurz die technische Umsetzung und die Besonderheiten der in-
terventionellen Angiographie erldutert und anschliefend mit der mechanischen Throm-
bektomie eines der modernsten Verfahren zur Behandlung von Geféf3verschliissen von
hirnversorgenden Arterien geschildert.

2.4.1 Technische Besonderheiten der interventionellen Angiographie
Digitaler C-Bogen

Die Bildgebung der interventionellen Angiographie basiert auf dem Prinzip der Pro-
jektionsradiographie (siehe Kapitel 2.6), wobei ein sog. C-Bogen verwendet wird (siehe
Abbildung 2.17). Durch die C-férmige Verbindung von Rontgenquelle und digitalem
Flachdetektor kann das Gerét horizontal, vertikal sowie um die Schwenkachsen bewegt
werden. Der Rotationsmittelpunkt des C-Bogens wird als Isozentrum bezeichnet. Dies
und die beweglich gelagerte Patientenliege ermdoglichen die Erstellung von Rontgenbil-
dern des Patienten aus nahezu jedem Winkel und die Anpassung von Abstédnden. Die im
Flachdetektor erzeugten Aufnahmen werden in einem Grofirechner automatisch bear-
beitet (qualitatives Dosismanagement) und auf einem TFT-Monitor im Untersuchungs-
raum dargestellt. Hochmoderne Arbeitsplitze verfiigen zusétzlich iber einen zweiten
C-Bogen, wodurch die gleichzeitige Betrachtung von zwei Ebenen erméglicht wird (,,bi-
planes Arbeiten*). Fiir weiterfithrende Informationen zur Technik und den Vorteilen
digitaler C-Bogen sei auf [BS10] verwiesen.
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Abbildung 2.17: Schematische Darstellung eines C-Bogens, wie er an angiographischen Ar-
beitsplatzen eingesetzt wird.

Rontgenquelle

Zusétzlich zu den in Abschnitt 2.3.1 geschilderten Funktionsprinzipien verfiigen Roént-
genquellen in der modernen Angiographie iiber ein sog. Steuergitter, das sich zwischen
Kathode und Anode befindet. Durch Anlegen einer ausreichend hohen negativen Span-
nung an das Steuergitter kann der Rohrenstrom unterdriickt und die Rontgenquelle
somit dunkel getastet werden. Dies ermoglicht einen gepulsten Betrieb unabhéngig von
der Kathodentemperatur, die eine gewisse Trégheit besitzt. Der Pulsbetrieb ermoglicht
verglichen mit einem kontinuierlichen Betrieb sowohl eine Reduktion der Dosisbelas-
tung, als auch eine Verbesserung der Bildqualitét, da die Dosis pro Puls deutlich héher
gewahlt werden kann, die {iber die gesamte Belichtungszeit integrierte Dosis aber den-
noch abnimmt. Dieser Nutzen iibersteigt den Informationsverlust wiahrend der Puls-
pausen. Typisch realisierte Pulsfrequenzen liegen je nach Anwendung zwischen 0,5 und
60 Pulsen pro Sekunde. (N&heres siehe [K12b])

Wie bereits in Abschnitt 2.3.1 angesprochen, verfiigen Rontgenquellen der interventio-
nellen Angiographie aulerdem {iber zusatzliche Kupferfilter zur weiteren Dosisredukti-
on (spektrales Dosismanagement).

Bilderzeugung

Bei der Bilderzeugung wéhrend einer Intervention wird von der Belichtungsautoma-
tik grundsétzlich zwischen der Fluoroskopie (oder auch Durchleuchtung) und der dia-
gnostischen Aufnahme, bei der die digitale Subtraktionsangiographie eine Sonderform
darstellt, unterschieden (quantitatives Dosismanagement). Quelle fiir die Ausfithrungen
sind die Biicher [D16] und [G14].

Die Fluoroskopie dient zur Lagekontrolle von Katheter und anderen Behandlungsma-
terialien, welche durch Rontgenmarker hervorgehoben dargestellt werden. Die Fluoro-
skopiebilder dienen somit lediglich als Orientierungshilfe fiir den Radiologen. Folglich
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muss die Bildqualitdt keinen diagnostischen Anforderungen geniigen und es kénnen
durch den Einsatz von Kupferfiltern hohere Strahlungsqualitdten verwendet und so die
Dosisbelastung reduziert werden.

Die Aufnahme hingegen dient der diagnostischen Beurteilung von Gefaflerkrankungen.
Zur Kontrastverstirkung der Gefdfle wird iiber den Katheter ein Kontrastmittel an
der zu untersuchenden Stelle appliziert. Dabei wird zwischen Negativkontrastmitteln
(bspw. COy), welche einen niedrigeren Schwichungskoeffizienten als das umgebene Ma-
terial besitzen, und Positivkontrastmitteln, welche einen héheren Schwéachungskoeffi-
zienten als das umgebene Material besitzen, unterschieden. In der Neuroangiographie
werden in erster Linie jodhaltige Positivkontrastmittel verwendet. Aufgrund der we-
sentlich hoheren Ordnungszahl von Jod ist auch der Massenschwéachungskoeffizient des
Photoeffekts deutlich grofer als der von Wasser. Ein guter Kontrast kann also in erster
Linie im Bereich der K-Absorptionskante von Jod bei 33,2keV [HS95] erfolgen. Eine
Dosisreduktion durch zusétzliche Kupferfilter ist somit nur bedingt mdoglich.

Die digitale Subtraktionsangiographie (DSA) stellt eine Sonderform der Aufnahme dar.
Mit ihr ist es moglich gesonderte Gefédflaufnahmen, sog. Angiogramme, wie die in Abbil-
dung 2.22, zu erzeugen. So kénnen Uberlagerungen der Gefifle mit anderen Strukturen
und der damit verbundene ,Knick® in den Pixel- bzw. Grauwerten, der die diagnosti-
sche Beurteilung beeintrichtigen konnte, vermieden werden. Zur Erzeugung eines sol-
chen Angiogramms wird zunéchst eine sog. Maske ohne Kontrastmittel aufgenommen
(2.18(a)). Anschliefend wird das Kontrastmittel appliziert und die Aufnahme mit Kon-
trastmittel fiir das sog. Fiillbild wiederholt (2.18(b)). Durch geschicktes Subtrahieren
der beiden Bilder kann ein Bild erzeugt werden, welches nur noch die mit Kontrast-
mittel gefiillten Gefiafle enthélt (2.18(c)). Geschickt bedeutet in diesem Fall, dass die
Pixelwerte der Bilder vor der Subtraktion logarithmiert werden miissen. Dies ergibt
sich aus der exponentiellen Schwéchung der Photonen durch Materie (Gleichung 2.7).
Fiir die Differenz der logarithmierten Intensitdten von Maske Iy; und Fillbild I; gilt:

Inly—Inly=Inly—uld—G)—pu;G—Inly+pd=G(p—p;) ~ —-G-py  (2.42)

Hierin entspricht d der Dicke des durchstrahlten Materials ohne Kontrastmittel und
G der Dicke des Gefafles. Ist der Schwichungskoeffizient p; des Kontrastmittels sehr
grof} gegeniiber dem mittleren Schwichungskoeffizienten p des umliegenden Gewebes, so
héngt der Pixelwert und somit auch die Graustufe des Differenzbildes nur noch von der
Dicke des Geféafles ab. Durch die schnelle Abfolge von Maske und mehrerer Fiillbilder
kénnen zum einen Bewegungsartefakte vermieden und zum anderen die Dynamik der
Kontrastmittelverteilung dargestellt werden.
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L

Abbildung 2.18: Darstellung des Prinzips der digitalen Subtraktionsangiographie (DSA). (a)
Maske ohne Kontrastmittel. (b) Fiillbild mit Kontrastmittel. (¢) Differenzbild von logarithmier-
ter Maske und logarithmiertem Fiillbild. [Kr11]

2.4.2 Die mechanische Thrombektomie
Indikation

Kommt es zu einer lokalen Verlangsamung des Blutflusses, so kann dies die Aktivie-
rung des Gerinnungssystems zur Folge haben. Infolgedessen kommt es im betroffenen
Bereich zur teilweisen oder vollstdndigen Gerinnung einer Blutsiule und so zur Entste-
hung eines Blutgerinnsels, auch Thrombus genannt. Dieser Thrombus kann an seiner
Entstehungsstelle oder, aufgrund des Abtransports durch den Blutstrom, in kleineren
Geféflen zu Verstopfungen fithren. Kommt es dadurch zum Ausfall der Blutversorgung
von ganzen Organen und somit zur Unterversorgung mit Sauerstoff und Glucose, spricht
man allgemein von einer Embolie. Betrifft die Embolie eines der zerebralen Geféfe, also
der hirnversorgenden Gefafie, wird diese als ischdmischer Schlaganfall bzw. Apoplex be-
zeichnet (siehe auch Abbildung 2.22(a)). Neben der Lage kann es auch zu wesentlichen
Unterschieden beziiglich der Thrombengréfle bzw. -lange kommen. Diese kann zwischen
wenigen mm und einigen cm variieren. [G14]

Nach dem Auftreten von klinischen Symptomen erfolgt zur Diagnosesicherung eines
Apoplex mit einer CT, einer CT-Angio und einer CT-Perfusion eine ganze Reihe bild-
gebender Verfahren. Sind die so erstellten Aufnahmen zu Beginn der Intervention auf-
grund von Transportmafinahmen in Spezialkliniken alter als eine Stunde, so miissen
diese wiederholt werden. So kann es schon im Vorfeld der interventionellen Angiogra-
phie zu einer nicht zu vernachléssigenden Dosisbelastung des Patienten kommen. [R17]

Das Standardverfahren zur Behandlung eines zerebralen Thrombus stellt die sog. Throm-
bolyse dar. Dabei wird lokal iber einen Katheter ein Medikament verabreicht, welches
die Fibrinolyse (Fibrinspaltung) und somit die Auflésung des Thrombus katalysiert.
Allerdings ist dieses Verfahren nur dann erfolgversprechend, wenn der Thrombus nicht
langer als 8 mm ist. Zudem kann die stark blutverdiinnende Wirkung der Thrombo-
lyse bei frisch operierten Menschen oder solchen mit Gerinnungsstérungen zu inneren
Blutungen fithren, sodass die Lyse nicht fir jeden geeignet ist. Mit fortschreitender
Dauer nach der Embolie kommt es zusétzlich zu nekrotischen Verédnderungen und so-
mit zu Verletzungen des Gewebes, sodass dadurch ebenfalls das Risiko einer Blutung
infolge der Lyse steigt. Circa 4,5 Stunden nach Symptombeginn iibersteigt das Risi-
ko die Erfolgsaussichten und ein Einsatz der Thrombolyse ist nicht mehr sinnvoll. [Si16]
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Die Etablierung digitaler C-Bégen und die Weiterentwicklung chirurgischer Materia-
lien erweiterten die Moglichkeiten der Behandlung von zerebralen Thromben um die
mechanische Thrombektomie, welche seit 2008 mit jahrlich progressiver Hiufigkeit in
Deutschland angewandt wird. Anfang 2015 zeigte sich in fiinf voneinander unabhén-
gigen randomisierten Studien eine klare Uberlegenheit der mechanischen Thrombekto-
mie in Verbindung mit einer systemischen Lyse gegeniiber der konservativen alleinigen
Thrombolyse oder anderen nicht invasiven Therapien bei der Behandlung von Ver-
schliissen einer grofieren Hirnarterie im Stromgebiet der Arteria carotis interna (innere
Halsschlagader). Demnach kann durch die mechanische Thrombektomie das Zeitfenster
zwischen Symptombeginn und Intervention auf circa sechs Stunden ausgeweitet, das Ri-
siko fiir Blutungen gesenkt und die Rekanalisationsrate erhéht werden. Es ist somit zu
erwarten, dass sich die mechanische Thrombektomie in Verbindung mit einer systemi-
schen Lyse zum Standardverfahren bei grofien zerebralen Geféafiverschliissen entwickeln
wird. Aufgrund der endlichen Ausdehnung der chirurgischen Instrumente beschrénkt
sie sich jedoch auf die groflen Hirnarterien, also die Arteria carotis interna und die
Arteria vertebralis sowie deren direkte Folgedste. Aulerdem wird speziell ausgebildetes
Personal und ein moderner angiographischer Arbeitsplatz benotigt. Nahere Informatio-
nen zu Studienergebnissen und der Anwendbarkeit der mechanischen Thrombektomie
kénnen [FG15] entnommen werden.

Behandlungsablauf

Nach der Diagnosesicherung eines Verschlusses einer der grolen Hirnarterien wird, falls
keine Kontraindikation besteht, mit einer intravents verabreichten systemischen Lyse
begonnen. Anschlielend wird an einem dafiir geeigneten Arbeitsplatz mit der mecha-
nischen Thrombektomie begonnen (Abbildung 2.19).

Abbildung 2.19: Darstellung eines angiographischen Arbeitsplatzes wihrend einer mechani-
schen Thrombektomie.

Dazu wird unter Vollnarkose die Beinschlagader in der Leiste punktiert und unter
Durchleuchtung ein Katheter mit einem grofien Lumen iiber die Aorta in die Hals-
schlagader (Arteria carotis communis) bzw. die innere Halsschlagader (Arteria carotis
interna) vorgeschoben. Durch diesen wird nun ein jodhaltiges Kontrastmittel appliziert
und so eine DSA-Serie des Initialbefundes aufgenommen (Abbildung 2.22(a)). Fur das
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2.4 Interventionelle Angiographie

weitere Vorgehen dient dieser Katheter nun als Schleuse fiir einen sehr viel kleineren
und flexibleren Katheter, den sog. Mikrokatheter (Abbildung A.6). Dieser wird durch
die Schleuse bis zur verstopften Arterie geschoben (Abbildung 2.20(a)). Mithilfe eines
Fiithrungsdrahtes wird der Mikrokatheter unter Durchleuchtung vorsichtig am Throm-
bus vorbeigeschoben (Abbildung 2.20(b)). SchlieBlich wird der Fithrungsdraht aus dem
Mikrokatheter entfernt und durch ein kleines Drahtgeflecht, den sog. Stent-Retriever
(Abbildung 3.9(c)), ersetzt. Die Freisetzung des Stent-Retrievers erfolgt durch das Zu-
riickziehen des Mikrokatheters, wihrend der Stent-Retriever innerhalb des Thrombus
in Position gehalten wird. Nach einigen Minuten ist der Stent-Retriever vollsténdig
in den Thrombus hineinexpandiert, sodass Stentmaschen und Thrombus verhakt sind
(Abbildung 2.20(c)). Nun kann der Stent samt Thrombus in den grofieren Katheter
zuriickgezogen werden (Abbildung 2.20(d)). Dies geschieht unter zusétzlicher Aspirati-
on, damit eventuell geloste Thrombusfragmente angesaugt werden und so Verschliisse
folgender Arterien vermieden werden kénnen. AnschlieBend wird wiederum durch die
Applikation von Kontrastmittel eine DSA-Serie des Abschlussbefundes aufgenommen
(Abbildung 2.22(b)). Falls der Abschlussbefund zufriedenstellend ist, wird das gesamte
Material wieder iiber die punktierte Leistenarteire entfernt und die Wunde mit einer
Naht und einem Druckverband versorgt. Ist der Thrombektomieversuch erfolglos ge-
blieben, kann das Verfahren wiederholt werden.

Weiteres zur Technik der mechanischen Thrombektomie ist [YBR16] zu entnehmen.

(b)

(c) (d)

Abbildung 2.20: Prinzip der mechanischen Thrombektomie. (a) Proximaler Verschluss der
Arteria cerebri media. (b) Mikrokatheter wird am intraarteriellen Thrombus vorbeigefiihrt.
(c) Durch Zurtickziehen des Mikrokatheters wird der Stent-Retriever freigesetzt, welcher sich
in den Thrombus einarbeitet. (d) Unter Aspiration wird der Stent-Retriever samt Thrombus
zuriickgezogen. [FG15]
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2 Theoretische Grundlagen

(a) (b)

Abbildung 2.21: Verwendetes mikrochirurgisches Material bei der mechanischen Thrombek-
tomie. (a) Mikrokatheter mit einem Innendurchmesser von circa 0,5 mm. (b) Entfalteter Stent-
Retriever samt entferntem Thrombus.

(a) (b)

Abbildung 2.22: Darstellung lateraler Ubersichtsangiogramme withrend einer Thrombekto-
mie. (a) Das Angiogramm zeigt einen proximalen Verschluss im M1-Segment der rechten Arteria
cerebri media (ein Endast der inneren Halsschlagader). (b) Durch mechanische Thrombekto-
mie vollstindig wiederertffnetes M1-Segment mit kompletter Kontrastierung aller abhéngigen
GefaBabschnitte.
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Im ersten Teil dieses Kapitels erfolgt eine Ubersicht tiber alle verwendeten Materialien.
Zu diesem Zweck werden Aufbau und Funktionen des angiographischen Arbeitsplatzes,
des Messsystems und der verwendeten Prifkorper detailliert beschrieben. Anschlieflend
dient der zweite Teil des Kapitels der Darstellung der angewandten Messmethoden,
deren Ergebnisse in den folgenden Kapiteln bereitgestellt werden.

3.1 Artis zee biplane

Alle Messungen werden an einem Artis zee biplane System der Firma Siemens durch-
gefihrt. Dabei handelt es sich um einen hochmodernen angiographischen Arbeitsplatz
mit der Moglichkeit zur simultanen digitalen Subtraktionsangiographie in zwei Ebe-
nen. Neben allen modernen Verfahren der Neuroangiographie erfiillt die Anlage auch
alle Voraussetzungen fiir innovative kardiovaskuldre Untersuchungen und Eingriffe.

Es folgt nun eine kurze Ubersicht iiber die Komponenten des Arbeitsplatzes, wobei ex-
plizit auf die Dosisiiberwachung eingegangen wird. AnschlieBend erfolgt eine Beschrei-
bung der besonderen Mdoglichkeiten des Dosismanagements der Anlage.

Falls nicht anders gekennzeichnet, beziehen sich die Ausfithrungen auf die Angaben in
[Si12].

3.1.1 Anlageniibersicht

Das Artis zee biplane System besteht aus zwei digitalen C-Bogen, dem Bodenstativ
(Ebene A) und dem Deckenstativ (Ebene B) (siche Abbildung 3.1). Der Abstand zwi-
schen Bildempfinger und Quelle kann am Bodenstativ von 90 cm bis 120 cm und am
Deckenstativ von 94 cm bis 122 cm stufenlos verstellt werden. Schrégprojektionen sind
durch Drehungen und Orbitalbewegungen (Angulationen) der C-Boégen moglich. Der
Rotationsmittelpunkt ist frei wahlbar und wird Isozentrum genannt. Bei der Grundein-
stellung befindet sich das Isozentrum in einem Abstand von 75 cm zur Rontgenquelle.
Zwischen den Stativen befindet sich eine beweglich gelagerte Patientenlagerung (Aus-
fithrung NEURQO). Die Tischhohe und die Tischplattenlings- und Querposition sind
ebenfalls stufenlos einstellbar und werden relativ zum Isozentrum angezeigt. Zudem ist
die Patientenlagerung in der Ebene schwenkbar gelagert. Der Abstand zwischen Quelle
und Patient kann so zwischen 46 cm und 78 cm variiert werden.

Die Steuerung der Anlage erfolgt iiber eine Bedienkonsole (Abbildung A.2), welche sich
direkt an dem Lagerungstisch befindet, und einen FuBschalter (Abbildung A.3), iiber
den die Strahlung ausgelost werden kann.

Zudem steht im Untersuchungsraum ein Monitoring, bestehend aus sechs Bildschirmen,
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zur Verfiigung (Abbildung A.4). Dabei dienen jeweils zwei Bildschirme der Darstellung
von Durchleuchtungs- und Referenzbildern der beiden Ebenen und der Uberwachung
der Patientenvitaldaten.

Im Kontrollraum befindet sich eine zusétzliche Systemkonsole, die zur Patientenverwal-
tung, Nachverarbeitung, Archivierung und dem Editieren von Untersuchungsprogram-
men dienen soll.

Abbildung 3.1: Ubersichtsaufnahme des Artis zee biplan Systems.

Rontgenquelle

Die verbauten Rontgenquellen besitzen die Typ-Bezeichnung MEGALIX Cat Plus-122.
Quellen dieses Typs verfiigen {iber eine Triplefokusanode mit den elektrischen Brenn-
fleckgroBen (0,3x0,3) mm? (micro), (0,6x0,6) mm? (small), sowie (1x1)mm? (large).
Der Anodenwinkel betriagt 12° und als Deckschichtmaterial wird eine Wolfram-Rhenium
Mischung verwendet. Die Wérmeableitung erfolgt iiber Graphit und zur Kiithlung wer-
den Ol (innerer Kiihlkreislauf) und Trinkwasser (duflerer Kiihlkreislauf) verwendet.
Die Anodenspannung wird von einem Generator vom Typ Polydoros A100 bereitge-
stellt. Dabei handelt es sich um einen Hochfrequenzgenerator mit einer Restwelligkeit
von < 2%. Es sind Spannungen zwischen 40kV, und 125kV,, verfiigbar. Ein zusétzli-
ches Steuergitter zwischen Kathode und Anode erméglicht zudem den Pulsbetrieb.
Die Rontgenquelle verfiigt {iber eine Eigenfilterung mit einem Aluminiuméquivalent
von 1,5mm. Hinzu kommt eine Zusatzfilterung von 0,6 mm Aluminium und bei Be-
darf eine Kupferfilterung in einer der wahlbaren Stéarken von 0,0 mm, 0,1 mm, 0,2 mm,
0,3mm, 0,6 mm und 0,9 mm.

Zusatzlich zur Primérblende bietet eine standardméfige Tiefenblende aus Bleilamellen
die Moglichkeit der Rechteckeinblendung, sodass die Feldgrofle optimal an das zu un-
tersuchende Objekt angepasst werden kann. Extreme Inhomogenitédten im Bild kénnen
auerdem durch die Verwendung von Keil- und Fingerfiltern, welche beliebig im Bild
positioniert werden kénnen, kompensiert werden. Die Rontgenquelle ist in Abbildung
A.5 dargestellt.
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Bildempfianger

Als Bildempfinger dienen digitale Flachdetektoren (FD) mit der Typ-Bezeichnung Tri-
xell Pixium 4700. Dabei handelt es sich um einen indirekten Flachdetektor aus amor-
phem Silizium mit einer Szintillatorschicht aus Caesiumiodid. Das gréfite Eingangs-
format des FDs betrdgt 30cmx40cm (48 cm Bilddiagonale). Zusétzlich stehen fiinf
Zoomstufen mit den Bilddiagonalen 42 cm, 32 c¢m, 22 cm, 16 cm sowie 11 cm und somit
insgesamt sechs verschiedene BV-Formate zur Verfiigung.

Insgesamt ist der Flachdetektor mit 2.480x 1.920 Pixeln ausgestattet. Die effektive Pi-
xelgroBe hangt dabei vom gewéhlten Format und Modus ab (siehe Tabelle 3.1), da bei
grofferen Eingangsformaten und je nach Anspruch an die Auflésung iiber einen defi-
nierten Pixelbereich gemittelt wird.

Zur Unterdriickung der Streustrahlung verfiigt der Detektor iiber ein abnehmbares
Streustrahlenraster, welches ein Schachtverhaltnis von 15/80 besitzt und auf einen
Brennfleckabstand von 105 cm fokussiert ist.

Die Digitalisierungstiefe betragt 12 Bit. Das vom Flachdetektor bereitgestellte Initial-
bild umfasst somit 4.096 Grauwerte.

BV-Format / cm Pixelmatrix Pixelgroie / um
Durchleuchtung Aufnahme Durchleuchtung Aufnahme
48 1.240x960  1.240x960 308 308
42 960 x 960 960 x 960 308 308
32 1.440x1.440 720x 720 154 308
22 1.024x1.024 1.024x1.024 154 154
16 720x 720 720x 720 154 154
11 512x 512 512x 512 154 154

Tabelle 3.1: Matrix- und Pixelgréfien der verschiedenen BV-Formate und Modi.

Schwichungsgleichwerte

Aufgrund von verschiedenen Materialien im Strahlengang kommt es zu einer Abschwé-
chung und zusétzlichen Aufhirtung des Nutzstrahlenbiindels. In Tabelle 3.2 sind die
Hartungsgleichwerte der einzelnen Komponenten aufgelistet.

Fir Aufnahmen im Kopfbereich ergibt sich somit eine Vorfilterung von 2,5 mm Alumi-
nium, wenn sich die Quelle oberhalb des Tisches befindet, und von 4,68 mm Aluminium,
wenn sich die Quelle unterhalb des Tisches befindet (mégliche Kupferfilter exklusive).

3.1.2 Dosisiiberwachung
Dosismessung

Die Dosisiiberwachung erfolgt durch die direkte Messung des Dosisflachenproduktes
(DFP) mithilfe des DIAMENTORs K2S der Firma PTW unmittelbar hinter der Tie-
fenblende. Der DIAMENTOR K2S dient der Messung des Dosisflachenproduktes, der
Dosisflachenproduktleistung und der Strahlanforderungszeit und entspricht somit den
Anforderungen der DIN EN 60580 [DINO1b]. Die Angabe des Dosisflichenproduktes er-
folgt in der Einheit uGy - m?. Der Messbereich reicht von 0,1 uGy - m? bis 10° uGy - m?
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Objekt Hartungsgleichwert / mm Al
Eigenfilterung der Rohre 1,5
Zusatzfilterung 0,6
DFP-Kammer 0,2
Blendenabdeckung <0,2
Tischplatte <14
Matratze <0,6
Kopfstiitze <0,18

Tabelle 3.2: Hartungsgleichwerte von Materialien im Nutzstrahlenbiindel in Aluminiuméqui-
valenzdicken bei 70kV, bezichungsweise HVL = 2,5 mm (mogliche Kupferfilter exklusive). [Sil12]

bei einer digitalen Auflésung von 0,01 pGy - m?. Die Dosisflachenproduktleistung wird
entsprechend in uGy - m?/s und die Strahlanforderungszeit in Minuten angezeigt. Bei
gepulstem Betrieb ist zu beachten, dass die Strahlanforderungszeit nicht identisch mit
der aufsummierten Dauer der einzelnen Strahlpulse ist. Es wird vielmehr die Zeitdauer
ermittelt, fiir die die gepulste Durchleuchtung eingeschaltet war.

Die Genauigkeit der DFP-Messung betrégt +15 % (Erweiterungsfaktor £ = 2) und liegt
somit innerhalb der von [DINO1b] geforderten Messunsicherheit von max. £25 %. Die
Hoéhe der Unsicherheitsangabe kompensiert die fehlende Messwertkorrektur beziiglich
der Kammertemperatur, des Luftdrucks sowie auftretender Sattigungseffekte und va-
riierender Strahlungsqualititen. Insbesondere die groflie Spannbreite der verwendeten
Strahlungsqualititen kann zu Abweichungen von bis zu 12 % vom ,,wahren Wert* fiih-
ren.

Zusatzlich zu den direkt gemessenen Groflen wird tiber die Messung der Blendenpositi-
on die Referenz-Luftkerma K, ,.;, mit einer Genauigkeit von +30 % (Erweiterungsfaktor
k = 2) geschétzt. Diese wird fir einen fest definierten Referenzpunkt angegeben, wel-
cher sich in einem Abstand von 60cm zur Quelle befindet. Da an diesem Punkt die
Oberkante des Lagerungstisches vermutet wird, soll die Referenz-Luftkerma zur Ab-
schatzung der Einfallsdosis dienen. Schwichungen durch die Patientenlagerung sowie
Riickstreuungen aufgrund des Patienten werden dabei nicht beriicksichtigt.

Die Kalibrierscheine der PTW fiir das verwendete Endgeriat befinden sich im Anhang
A.4. Weitere Angaben zum DIAMENTOR K2S kénnen [PTW12] entnommen werden.

Dosisprotokollierung

Zusétzlich zu den oben beschriebenen Messwerten werden wéhrend der Untersuchung
alle dosisbestimmenden Parameter an den Monitoren im Untersuchungs- und Kontroll-
raum angezeigt. Dazu zdhlen der gewédhlte Modus, die Pulsfrequenz, die Anodenspan-
nung, das Rohrenstrom-Zeit-Produkt, der eingestellte Kupferfilter sowie die relativen
Positionen der C-Bogen und des Lagerungstisches.

Nach Abschluss der Untersuchung erfolgt durch die Generierung eines Untersuchungs-
protokolls eine umfassende Protokollierung der Dosisbelastung des Patienten (siehe
Abbildung 3.2). Fiir jede durchgefithrte Aufnahmesequenz werden in zwei Zeilen von
links nach rechts folgende Parameter gesichert:
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Erste Zeile:
Sequenznummer, Aufnahmeart, Steuerung der Bildfrequenz (FIXED = Feste Bildfre-
quenz), Sequenzlédnge in Sekunden, Bildfrequenz in 1/s, Datum/Uhrzeit.

Zweite Zeile:

C-Bogen-Bezeichnung (Ebene A oder B), Rohrenstrom in mA, Pulsdauer in ms, Kon-
trolllevel (Grobanzeige zur Schitzung der Dosis), Brennfleckgréfie (micro, small oder
large), Kupferfilterung in mm, BV-Format in cm, gemessenes DFP in pGy - m?, ge-
schitztes K, ,or. am Referenzpunkt in mGy, laterale Angulation (LAO/RAQO), krania-
le/kaudale Angulation (CRA), Gesamtzahl der Bilder der Szene.

Abschlielend erfolgt die Protokollierung der kumulierten Strahlungsdaten in drei Zeilen
und zwei Spalten.

Fiir die Zeilen gilt von oben nach unten:

Summe beider C-Bogen, Bodenstativ (Ebene A), Deckenstativ (Ebene B).

In der ersten Spalte werden die Strahlungsdaten der Fluoroskopie angezeigt. Dazu zédh-
len die Strahlanforderungszeit in Minuten, die durch Fluoroskopie verursachten Dosis-
flaichenprodukte und die Werte der Referenz-Luftkerma.

In der zweiten Spalte werden die sich aus Durchleuchtung und Aufnahme ergebenden
Summen von Dosisflachenprodukt und Referenz-Luftkerma angezeigt.

Exam Protocol

Patient Info:

Name: Sex:: iD:

Patientenlage: HFS 04-Nov-16 11:54:03

1 DSA FIXED LD Cerebral 4z 4F/s 04-Nov-16 13:06:25
A TTkV  255mA 90.3ms 0.1CL small 0.1Cu l6cm 108.00pGym* 24.7mGy OLAO OCRA 17F
1 DSA FIXED LD Cerebral 4s 4F/s 04-Nov-16 13:06:25
B 69V 302mA 61.6ms 0.0CL small 0.3Cu 22cm 55.51pGym* 9.6mGy BBRAO  1CRA 17F
2 DSA FIXED LD Cerebral 8s 4F/s 04-Nov-16 13:09:23
A TARV  285mA 90.2mes  0.2CL small 0,1Cu 22cm  358.02pGym* 38.4mGy 33LAO OCRA 25F
2 DSA FIXED LD Cersbral 8s 4F/s 04-Nov-16 13:09:23
B 69kV 308mA 52.4ms 0.0CL smell 0.3Cu 32cm 183.66pGym* 14.1mGy S54RAO  1CRA 29F
< DSA FIXED BBA 9s 2F/s 04-Nov-16 13:12:24
A 63kV 335mA 150.%9ms 0.2CL small 0.3Cu 48cm  343.84pGym* 12.3mGy 0LAO OCRA 17F
*Aufsummierte Strahlungsdatent* 04-Nov-16 13:24:36
Untersuchender Arzt : Aufnahmen: 5

Summe Fluoro: 28.8min Summe: 2955.4uGym? 369. TmGy
A Fluoro: 25.7min 1783.5uGym?* 255. 1nGy Summe: 2593.3uGym? 330.4mGy
B Fluoro: 3.1min 122.92pGym* 15. 6mGy Summe: 362.10pGym* 39.3mGy

Abbildung 3.2: Beispiel fiir ein Untersuchungsprotokoll zur Sicherung der Strahlungsdaten
einer Untersuchung.

3.1.3 Funktionen fiir das Dosismanagement

Das Artis zee biplane System verfiigt iiber mehrere Funktionen, die erheblich zur Minde-
rung der Strahlenbelastung des Patienten und des Anwenders beitragen. Im Folgenden
wird nun ein kurzer Uberblick iiber die im ,CARE-Paket* (Combined Applications to
Reduce Exposure) enthaltenden Funktionen gegeben. Fiir eine detailliertere Beschrei-
bung des CARE-Pakets siche [Sil0].
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CAREmatic

Bei CAREmatic handelt es sich um die Belichtungsautomatik des Flachdetektors. An-
hand der Signalstidrken in einem vorher festgelegten Pixelbereich (Messfeld) wird ein
Wassergleichwert fiir das durchstrahlte Objekt ermittelt. Dementsprechend werden An-
odenspannung, Rohrenstrom, Pulsbreite und Zusatzfilterung automatisch geregelt. Vom
Anwender ist lediglich zu beachten, dass sich die medizinisch relevante Struktur im ge-
wahlten Messfeld des Flachdetektors befindet. Dazu stehen insgesamt 9 Messfeldformen
zur Verfiigung, die in Abbildung 3.3 dargestellt sind. Bei dem Messfeld in Abbildung
3.3(a) handelt es sich um das ,intelligente* Messfeld. Hier wird unter Beriicksichtigung
der Position der Tiefenblende und auf Basis einer Histogrammanalyse automatisch der
beste Messfeldbereich eingestellt.

Die Standardeinstellung fiir zerebrale Anwendungen ist das Messfeld in Abbildung
3.3(b).

(h)

Abbildung 3.3: Fiir die Belichtungsautomatik zur Verfiigung stehende Messfelder.

CAREvision

Die Funktion CAREvision enthélt eine Auswahl verschiedener Untersuchungsprogram-
me. Jedes Untersuchungsprogramm enthalt drei Durchleuchtungs- und bis zu vier Auf-
nahmemodi, die sich hinsichtlich der Dosisbelastung und der Bildqualitit stark unter-
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scheiden kénnen.

Fiir zerebrale Anwendungen werden die Programme ,Neuro“ und ,LD Neuro* (LD
steht fiir low dose) zur Verfliigung gestellt. Diese enthalten jeweils die drei Durchleuch-
tungsmodi ,FL-“, JFL“ und ,FL+“ (FL steht fiir Fluoroskopie). Das Programm Neuro
enthélt zudem den Aufnahmemodus ,,Cerebral“ und das Programm LD Neuro den Auf-
nahmemodus ,,LD Cerebral®.

In den Durchleuchtungs- und Aufnahmemodi werden alle fiir die Belichtungsautomatik
relevanten Parameter festgelegt. Dazu zdhlen beispielsweise Minimal- und Maximal-
werte fiir die zusétzliche Kupferfilterung, den Réhrenstrom, die Anodenspannung oder
auch die Systemdosis pro Bild. Auch der Umfang der automatischen Bildbearbeitung
wird durch die Angabe der gewiinschten Fensterung, des Kontrastanhebungsfaktors und
verschiedener Filter-Kernel festgelegt. Sdmtliche zur Verfligung stehenden Parameter
kénnen samt der Einstellungen fiir die oben genannten Modi der im Anhang A.7 be-
findlichen Tabelle entnommen werden.

Zusatzlich bietet CAREvision die Mdoglichkeit, bei der Durchleuchtung zwischen neun
Pulsfrequenzen (0,5, 1, 2, 3, 4, 7,5, 10, 15, 30P/s) und bei der Aufnahme zwischen
zehn Bildfrequenzen (0,5, 1, 2, 3, 4, 7,5, 10, 15, 30 B/s) zu wéahlen. Zudem kann die
maximale Dauer einer Aufnahmesequenz in Sekunden festgelegt werden.

CAREfilter

Die Funktion CAREfilter beinhaltet die verschiedenen Kupferfilter, die in den Stédrken
0,0mm, 0,1 mm, 0,2mm, 0,3mm, 0,6 mm und 0,9mm zur Verfiigung stehen. Diese
werden von der Belichtungsautomatik geméfi der im gewédhlten Modus festgelegten
Minimal- und Maximalwerte vor der Tiefenblende in den Strahlengang gefahren. Die
zusédtzliche Aufhartung des Photonenspektrums ermdoglicht eine enorme Reduktion der
Patientenhautdosis.

CAREprofile

Waéhrend der Strahlungspausen wird immer das letzte Durchleuchtungs- oder Aufnah-
mebild angezeigt. Dies wird auch als ,last image hold“ (LIH) bezeichnet. Mit CARE-
profile wird die Stellung der Tiefenblende sowie zusétzlicher Finger- oder Keilfilter im
LIH-Bild angezeigt. Dies ermoglicht ein Einblenden ohne zusétzliche Strahlungsauslo-
sung.

CAREposition

CAREposition ist eine Erweiterung der CAREprofile-Funktion, bei der auch Bewegun-
gen des Lagerungstisches auf dem LIH-Bild angezeigt werden. Somit kann der Patient
mithilfe des letzten Durchleuchtungs- oder Aufnahmebildes ohne zusétzliche Strahlung
neu positioniert werden.

CAREwatch

CAREwatch beinhaltet die Anzeige des Dosisflachenproduktes und der Referenz-Luft-
kerma auf den Live-Bildschirmen im Untersuchungsraum und auf den Monitoren des
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Kontrollraums. Wahrend der Durchleuchtung beziehungsweise Aufnahmesequenzen wer-
den aktuelle Leistungswerte und wéihrend der Strahlungspausen tiiber die bisherige Un-
tersuchung akkumulierte Werte angezeigt.

CAREguard

CAREguard erméglicht die Einstellung von Grenzwerten fiir das Dosisflachenprodukt,
die Referenz-Luftkerma und die Strahlanforderungszeit. Ist der Grenzwert erreicht, so
ertont ein akustisches Signal und ein Meldungsfenster erscheint auf dem Monitor der
Konsole und auf dem Touchscreen.

CAREreport

Mithilfe von CAREreport erfolgt eine detaillierte Protokollierung von Dosisinforma-
tionen in einem Untersuchungsprotokoll. Siehe auch Abschnitt 3.1.2 und Abbildung
3.2.

3.2 PTW-DIADOS

Fir alle in dieser Arbeit durchgefiihrten Dosismessungen wird ein DIADOS System,
bestehend aus einem Diagnostikdetektor und einem Diagnostikdosimeter, der Firma
PTW verwendet. Beide Komponenten werden im Folgenden kurz vorgestellt. Andere
getestete Messsysteme zeigten unterhalb einer Dosisleistung von 20 uGy/s ein nicht
zufriedenstellendes Ansprechvermoégen. Dazu zdhlen die Stielkammer Typ 23332 und
die Farmer-Kammer Typ 30012.

3.2.1 Diagnostikdetektor

Bei dem verwendeten DTIADOS PTW Diagnostikdetektor T60004 handelt es sich um
einen Festkorperdetektor mit Silizium als Halbleitermaterial. Der Detektor hat ei-
ne Grofle von (40,15x24,15x11,95) mm?® und ein zylinderformiges Messfeld mit einer
Grundfliche von 28,27 mm? und einer Hohe von 11,4mm (siche Abbildung 3.4). Der
Bezugsort fiir die Messung befindet sich 5,7 mm unterhalb der Eintrittsfliche in der
Mitte des Fadenkreuzes.

Obwohl es sich um einen Festkorperdetektor handelt, ist der PTW-T60004 durch ein
richtungsabhéngiges Ansprechvermogen fiir die Messung von Riickstreuungen an Phan-
tomoberflichen geeignet. Aus diesem Grund ist bei allen Messungen darauf zu achten,
dass das Fadenkreuz des Detektors in Richtung Strahlenquelle zeigt und die Detektore-
bene rechtwinklig zur Bestrahlungsrichtung orientiert ist.

Der Detektor ist fiir Dosismessungen an konventionellen Rontgenanlagen sowie an
Durchleuchtungsanlagen in gepulstem oder kontinuierlichem Betrieb in einem Ener-
giebereich von 40keV bis 150keV geeignet. Das nominelle Ansprechvermdgen betrigt
40 uC/Gy und die maximale Auflosung 1nGy/s.

Die Kalibrierung des Detektors ermoglicht eine direkte Messung der Luftkerma. Der
dafiir nétige Kalibrierfaktor Ny, wird im Kalibrierschein der PTW (siehe Anhang A.5)
fiir Wolfram-Anoden bei einer Anodenspannung von 70kV,, und einer Vorfilterung von
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2,5mm Aluminium angegeben und betréigt:

G
Ny = 2,725 - 104% (3.1)
40,15 mm —-I
|
= | 2 ¥
- s |:
g = |:
z } § l
(a) (b)

Abbildung 3.4: Verwendeter DIADOS Diagnostikdetektor T60004. (a) Der Rahmen kenn-
zeichnet den zu iiberstrahlenden Bereich. (b) Auf dem Durchleuchtungsbild ist das zylinderfor-
mige Messfeld gut erkennbar.
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Abbildung 3.5: Korrektionsfaktoren fiir die Messanzeige des DIADOS Diagnostikdetektor
T60004 in Abhéngigkeit von der Anodenspannung. Zwischen den Werten wird, wie von der
PTW empfohlen, linear interpoliert. (a) Korrektionsfaktoren bei von 70kV, abweichenden
Anodenspannungen und einer Vorfilterung von 2,5 mm Aluminium (Werte gemifl Kalibrier-
schein im Anhang A.5). (b) Korrektionsfaktoren fiir zusitzliche Kupferfilterungen (Werte geméaf
[PTW14)).

Fiir abweichende Anodenspannungen oder mdégliche Zusatzfilterungen aus Kupfer be-
sitzt der Detektor eine Energieabhéngigkeit. Dementsprechend muss der Messwert mit
zusétzlichen Korrektionsfaktoren multipliziert werden. Die Verldufe der Korrektions-
faktoren sind in Abbildung 3.5(a) ohne Kupferfilterung und in Abbildung 3.5(b) mit
Kupferfilterung in Abhéngigkeit von der Anodenspannung dargestellt. Die Luftkerma
K, ergibt sich somit iiber die Beziehung

K, =kq - kou Ne- M (3.2)
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aus dem Ladungsmesswert M, wobei ohne zusétzliche Kupferfilterung k¢, = 1 zu wéh-
len ist. Die Unsicherheiten der Korrektionsfaktoren betragen jeweils 3 % (Erweiterungs-
faktor k = 2).

Korrekturen beziiglich &uflerer Faktoren, wie Luftdruck, Luftfeuchte oder Temperatur,
sind nicht erforderlich. Auch Séttigungseffekte bei hohen Dosisleisungen sind durch das
relativ kleine Messvolumen nicht zu erwarten und fithren in jedem Fall zu Abweichun-
gen von weniger als +2 %.

Weitere Informationen zu den technischen Details des DIADOS PTW Diagnostikde-
tektors T60004 konnen der Gebrauchsanweisung [PTW14] entnommen werden.

3.2.2 Diagnostikdosimeter

In Verbindung mit dem Diagnostikdetektor wird zur Visualisierung der Messwerte das
DIADOS PTW Diagnostikdosimeter T11003 verwendet (sieche Abbildung 3.6). In der
Datenbank des Diagnostikdetektors konnen mehrere Kammer-Kalibrierfaktoren gespei-
chert werden. Dies ermoglicht die direkte Anzeige des gewlinschten Messwertes. Bei der
Darstellung kann zwischen elektrischen und radiologischen Einheiten gewdhlt werden.
Die wahlbaren elektrischen Einheiten sind Ladung in Coulomb und Strom in Ampe-
re. Die radiologischen Einheiten umfassen die Luftkerma in Gy, Luftkermaleistung in
Gy/s (Momentanwert oder iiber 2s beziehungsweise 20s gemittelt), die Strahlanforde-
rungszeit in Sekunden und die Luftkerma pro Puls sowie die Pulsanzahl bei gepulstem
Betrieb.

Der Messbereich reicht fiir die Dosisleistungsmessung von 0,1 uGy/s bis 500 mGy /s und
fiir die absolute Dosismessung von 0,1 uGy bis 5kGy. Innerhalb dieser Messbereichs-
grenzen betrigt die digitale Auflosung mindestens 1 %, typischerweise sogar weniger als
0,5 %.

Der angezeigte Messwert muss zudem mit einem elektrischen Kalibrierfaktor K. mul-
tipliziert werden. Dieser betragt geméafl des Kalibrierscheins in Anhang A.5:

Keaee = 1,00 (3.3)

Die Unsicherheit von K. betriagt 2% (Erweiterungsfaktor & = 2) und die Abweichung
der Wiederholbarkeit der Dosimeteranzeige weniger als 0,5 % (Standardabweichung).
Weiterfithrende Informationen zum DIADOS PTW Diagnostikdosimeter T11003 kon-
nen der Gebrauchsanweisung [PTW15] entnommen werden.

Abbildung 3.6: Darstellung des DIADOS PTW Diagnostikdosimeters T11003.
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3.3 Priifkorper

3.3.1 Alderson-Rando Kopfphantom

Bei den Dosismessungen mit Phantom wird der Kopf des Alderson-Rando Phantoms
der Firma Radiology Support Devices INC verwendet (siehe Abbildung 3.7). Dabei han-
delt es sich um ein anthropomorphes Phantom. Es besteht aus einem menschlichen Ske-
lett, das in eine Isocyanat-Gummimasse mit einer spezifischen Dichte von 0,985 g/cm?®
eingebettet ist. Damit hat das Phantom Absorptions- und Streueigenschaften gegen-
iiber Rontgenstrahlen, die mit denen des menschlichen Gewebes vergleichbar sind. Die
Korpermafle des Phantoms entsprechen denen einer Person mit einer Kérperhche von
173 cm und einem Gewicht von 73,5kg. Das Phantom ist in 10 jeweils 2,5 cm starke,
axiale Schichten beziehungsweise ,,Level“ zerlegbar. Diese sind von oben abwarts von 0
bis 9 durchnummeriert. Fiir weitere Informationen siehe [RSD11].

(a) (b)

Abbildung 3.7: Alderson-Rando Kopfphantom. (a) Kameraaufnahme. (b) Durchleuchtungs-
bild bei einer posterior-anterior-Projektion.

3.3.2 Priifkorper zur Untersuchung der Bildqualitat
Primus A Strukturkorper

Fir die Messung objektiver Bildqualitatskriterien wird der Primus A Strukturkor-
per der Firma IBA Dosimetry verwendet (siehe Abbildung 3.8). Dieser geniigt den
nach [DINOla] gestellten Anforderungen fiir die Untersuchung der Bildqualitdt von
Radiographie- sowie Fluoroskopiesystemen.

Der Grundkoérper besteht aus mehreren Schichten PMMA (Polymethylmetacrylat) mit
einer Gesamtdicke von 30 mm und einer Kupferschicht mit einer Dicke von 1 mm. Der
Strukturkorper fasst die nachfolgend spezifizierten Komponenten mechanisch zu einer
Einheit zusammen, deren Dicke 18,5 mm betragt:

Markierungen zur Prifung der Réhrenachsenorientierung, 17 Dynamikstufen aus Kup-
fer zur Messung des Dynamikumfangs (die Stufen 8, 10 und 17 sind durch Klartext-
Ziffern gekennzeichnet), 16 Detailkontrastobjekte mit einem Durchmesser von jeweils
4 mm, ein 0,78 mm dickes kV-Priiffeld aus Ytterbium, ein Linienkreuz zur Mittenmar-
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kierung, acht Detailkontrastobjekte mit 10 mm Durchmesser, ein strukturenfreies In-
nenfeld und einen Auflésungstest.

In dieser Arbeit werden lediglich der Auflésungstest und die Dynamikstufen 9 und
11 verwendet.

Der Auflésungstest wird durch ein Bleistrichraster realisiert, das zur Vermeidung von
Moiré-Effekten relativ zur Rohrenachse leicht verdreht ist. Mit dem Bleichstrichraster
kann ein Ortsfrequenzbereich von 0,6 Lp/mm bis 5,0 Lp/mm gemessen werden. Dabei
wird jede Ortsfrequenz in drei Perioden dargestellt. Hohere Ortsfrequenzen sind zur
Bildmitte hin positioniert.

Die Dynamikstufe 9 besitzt eine PMMA-Dicke von 47 mm und eine Kupfer-Dicke von
2,5 mm. Die Dynamikstufe 11 besitzt eine PMMA-Dicke von 42 mm und eine Kupfer-
Dicke von 2,96 mm.

Weitere Details zum Aufbau des Primus A Strukturkérpers und der Auswertung der
verschiedenen Komponenten kénnen [DINOla] entnommen werden.

(a) (b)

Abbildung 3.8: Primus A Strukturkorper der Firma IBA Dosimetry. (a) Kameraaufnahme.
(b) Durchleuchtungsbild.

Chirurgisches Material

Bei der Durchfithrung einer mechanischen Thrombektomie kommt mikrochirurgisches
Material zum Einsatz, durch das die benétigte Auflésung beziehungsweise Bildqualitét
und somit auch der minimale Dosisbedarf des bildgebenden Systems festgelegt wird.
Aus diesem Grund werden zur Untersuchung des subjektiven Bildeindrucks ein Mi-
krokatheter (Abbildung 3.9(a)) und ein entfalteter Stent-Retriever (Abbildung 3.9(c))
verwendet.

Der Mikrokatheter ist vom Typ Excelsior SL-10 der Firma Boston Scientific und besitzt
an der Spitze einen Innendurchmesser von 0,42 mm und einen Auflendurchmesser von
0,6 mm. Zudem befinden sich zur kontrastreicheren Darstellung zwei Réntgenmarker
aus Blei an der Spitze des Katheters. Die genauen Abmessungen und weitere Details
zum verwendeten Katheter konnen Anhang A.6 entnommen werden.

Der verwendete Stent-Retriever hat einen Durchmesser von 3,55 mm, wobei der Durch-
messer der einzelnen Maschen lediglich circa 0,1 mm betrigt. Auch der Stent-Retriever
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besitzt an beiden Enden jeweils einen Rontgenmarker. Ndhere Details sind nicht be-
kannt.

(a) (b) (©)
Abbildung 3.9: Verwendetes mikrochirurgisches Material zur Untersuchung der Bildqualitét.
(a) Excelsior SL-10 Mikrokatheter mit einem Auflendurchmesser von 0,6 mm. (b) Mafistabsge-
treue 2-Cent-Miinze zwecks GroBenvergleich. (¢) Entfalteter Stent-Retriever mit einem Durch-
messer von 3,55 mm.
3.4 Geometrische Uberlegungen
Im Folgenden werden die Vorgehensweisen bei der Bestimmung von Abstdnden und

Feldgroflen erldutert. Diese bilden die Grundlage fiir alle anschliefend beschriebenen
Messmethoden.

3.4.1 Abstandsbestimmung

ISD

v..¢ 2 SID

75cm
SSD

Abbildung 3.10: Fir die Messungen relevante Abstandsbezeichnungen. Die Lage des Zen-
trums des elektronischen Brennflecks (Fokus) ist rot, die des Referenzpunktes der angezeigten
Referenz-Luftkerma griin und die des Isozentrums schwarz markiert.
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In Abbildung 3.10 sind alle fiir die Messungen relevanten Abstande eingezeichnet. Dabei
steht SID (Source-to-Image-Distance) fiir den Abstand zwischen Quelle und Bildemp-
fanger, SSD (Source-to-Skin-Distance) fiir den Abstand zwischen Quelle und Hauto-
berflache und ISD (Image-to-Skin-Distance) fiir den Abstand zwischen Bildempféinger
und Hautoberfliche. Die Grundposition des Isozentrums befindet sich auf der Achse
des Zentralstrahls bei einem Abstand von 75 cm zur Rontgenquelle. Der Referenzpunkt
der durch die Anlage abgeschéitzten Referenz-Luftkerma wird bei einen Abstand von
60 cm zur Rontgenquelle definiert, da hier die Oberkante des Lagerungstisches vermutet
wird.

Fir die Messung der Hautdosis ist insbesondere der Abstand zwischen Quelle und
Kopfhaut von Interesse, dessen Bestimmung iiber zwei Varianten erfolgen kann.

Variante A

Befindet sich der Messort im Zentrum des Strahlenfeldes und betragen die Angulationen
in lateraler sowie in kranialer/kaudaler Richtung 0°, so kann der SSD in Abhéangigkeit
von der angezeigten Tischhohe rt berechnet werden. Da die Tischhohe relativ zum
Isozentrum angegeben wird, folgt somit fiir den Abstand zwischen Quelle und Messort
an der Kopfhautoberfliache:

SSD =75cm + Dy + D + Deg, + 7+ = 81,39cm + rp (3.4)

Die mit einer Messzange ermittelten Dicken von Matratze Dy und Kopfstiitze Dg
betragen hierbei 3,2 cm beziehungsweise 2,62 cm. Die Tiefe des effektiven Messortes im
Diagnostikdetektor wird mit D.g = 0,57 cm bezeichnet. Befindet sich kein Detektor
und/oder keine Kopfstiitze im Strahlengang, so ist D.g beziehungsweise Dk von den
angegebenen 81,39 cm zu subtrahieren.

Variante B

Betriagt die Angulation in lateraler oder kranialer/kaudaler Richtung > 0° und/oder
ist die Anzeige der Tischhohe wihrend der Bestrahlung unbekannt, so kann lediglich
eine Abschétzung des Abstandes zwischen Quelle und Hautoberfliche aus den Unter-
suchungsdaten erfolgen. In den ,,DICOM-Tags* jedes gespeicherten Durchleuchtungs-
beziehungsweise Aufnahmebildes wird der Abstand zwischen Réntgenquelle und einem
Punkt 15cm oberhalb der Tischplatte angegeben, da hier das zu untersuchende Ob-
jekt vermutet wird. Da Matratze und Kopfstiitze zusammen eine Dicke von ca. 5,82 cm
aufweisen, ist es nicht unverniinftig anzunehmen, dass der angegebene Abstand in etwa
dem Zentrum des Kopfes entspricht, sofern der Kopf durch eine Kugel mit einem Ra-
dius von 9 cm genéhert wird (typische Kopfumfiange liegen zwischen 54 cm und 62 cm).
Durch diese Ndherung kann der Abstand zwischen Quelle und Kopfhaut mithilfe von

SSD ~ rp — 9cm (3.5)

aus dem angegebenen Abstand rp abgeschatzt werden.

3.4.2 Feldgroflenbestimmung

Neben der Kenntnis des SSDs ist hdufig auch die Feldgréfe in der Messebene, oder an
der Kopfthautoberflache von Interesse. Wie auch bei der Abstandsbestimmung existieren
zur Bestimmung der Feldgréfle zwei Varianten.
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Variante A

Die Bestimmung der Feldgréfe kann mithilfe eines Tools zur Distanzmessung in der
Bildnachverarbeitung erfolgen. Die Kalibrierung des Tools setzt jedoch die Kenntnis
iber die Grofe eines Objekts in der Ebene voraus, in der die Feldgréfle bestimmt wer-
den soll. Bei den durchgefiihrten Dosismessungen wird zur Kalibrierung die Lange des
Diagnostikdetektors verwendet, sodass die Feldgrofle in der Ebene der Detektoroberfla-
che bestimmt werden kann. Das Prinzip ist in Abbildung 3.11 dargestellt. Die Feldgrofie
in der Messebene ergibt sich anschliefend mithilfe des Abstandsquadratgesetzes (Glei-
chung 2.22) und der effektiven Messtiefe von 0,57 cm unterhalb der Detektoroberflache.

(b)

Abbildung 3.11: Prinzip der Feldgrofienbestimmung in der Bildnachverarbeitung. (a) Kali-
brierung des Tools zur Distanzmessung mit der Linge des Diagnostikdetektors. (b) Messung
der Feldgrole in der Ebene der Detektoroberfléche.

Variante B

Wie fiir den Abstand, so wird auch fiir die Feldgrofie in der Ebene des Strahlenfeldes,
deren Zentrum 15cm oberhalb des Lagerungstisches liegt, ein Wert in den DICOM-
Tags angegeben. Unter der Annahme eines kugelférmigen Kopfes mit einem Radius
von 9cm kann die Feldgrofie an der Kopfhautoberfliche Ax aus der Abstands- rp
und Feldgroflenangabe Ap in den DICOM-Tags mithilfe des Abstandsquadratgesetzes
abgeschéitzt werden:

o —9cm) 2
D

Ay~ Ap - ( (3.6)

3.5 Dosismessungen

Es folgt ein Uberblick iiber die Methoden der durchgefiihrten Dosismessungen. Dazu er-
folgt zunéchst eine Erlduterung der Vorgehensweise bei der Simulation der verwendeten
Rontgenspektren, bevor anschlieend die Messungen von Korrektions- und Konversi-
onsfaktoren detailliert beschrieben werden. Anschlieflend wird geschildert, wie mithilfe
dieser Konversionsfaktoren und den Daten der Untersuchungsprotokolle die Hautdosis-
belastung der Patienten ermittelt werden kann. Abschlieend wird das Messverfahren
zur Untersuchung der Hautdosis in Abhéngigkeit von verschiedenen Geréteparameter
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dargestellt. Bei allen Messungen wird der DIADOS PTW Diagnostikdetektor T60004
verwendet. Dieser befindet sich immer zentral im Strahlengang und auflerhalb des Mess-
feldes in Abbildung 3.3(c). Als Messzeit werden jeweils 20s gewéhlt, sodass An- und
Abschalteffekte vernachléssigt werden kénnen. Die Puls- beziehungsweise Bildfrequenz
betrigt, sofern nicht anders angegeben, bei Durchleuchtungen 10 P/s und bei Aufnah-
men 4 B/s.

3.5.1 Simulation der Rontgenspektren

Die Simulation der verwendeten Rontgenspektren erfolgt mithilfe eines Algorithmus
geméB [BS97]. Dieser ermdglicht die Simulation der spektralen Photonenfluenz fiir An-
odenspannungen von 30keV bis 140 keV, sowie Generatorwelligkeiten von 0 bis 100 %.
Daraus ergibt sich mithilfe von Gleichung 2.33 die spektrale Energiefluenz.

Die Grundlage fiir den Algorithmus liefern empirische Daten einer Rontgenquelle mit ei-
ner Wolframanode und einer Eigenfilterung von 1,1 mm Aluminium. Der Anodenwinkel
der Quelle betriagt 12° [B16]. Bei Rontgenquellen mit anderen Anodenmaterialien oder
einer geringeren Eigenfilterung findet der Algorithmus keine Anwendung. Eine Kor-
rektur beziiglich abweichender Anodenwinkel kann beispielsweise mithilfe der Daten
in [DIN90] erfolgen. Auch eine verschleibedingte Aufrauhung der Anodenoberfliche
und die damit verbundene Aufhirtung des Rontgenspektrums muss gegebenenfalls zu-
sétzlich berticksichtigt werden. Aufgrund eines Quellenwechsels kurz vor Beginn der
Messungen konnte dies jedoch bei den durchgefithrten Messungen vernachléssigt wer-
den.

Mithilfe der Daten geméaf [HS95] kénnen zudem zusétzliche Schwichungs- und Aufhér-
tungseffekte verschiedener Elemente und Verbindungen berticksichtigt werden.

3.5.2 Messung der Korrektions- und Konversionsfaktoren
Strahlungsqualitiatskorrektur des DFP-Monitorings

Zur Ermittlung von Korrektionsfakoren beziiglich der Strahlungsqualitat wird die DFP-
Anzeige des DIAMENTORs K2S beider C-Bogen separat mithilfe des DIADOS PTW
Diagnostikdetektors T60004 fiir variierende Strahlungsqualitdten gegen gemessen. Zu
diesem Zweck wird der Diagnostikdetektor an den beiliegenden Haltestdben befestigt
und der Lagerungstisch als Stativ verwendet (siche Abbildung 3.12). Es wird darauf
geachtet, dass sich zwischen Quelle und Diagnosikdetektor kein zusétzliches Material
befindet. Der Abstand zwischen Bildempfanger und Diagnostikdetektor wird mit 40 cm
ausreichend grof3 gewéhlt, sodass es nicht zur Beeinflussung der Messwerte durch mog-
liche Riickstreuungen kommen kann. Die Messungen werden bei einem SID von 100 cm
und einem BV-Format von 42 cm durchgefithrt. Der Abstand zwischen Quelle und De-
tektor betrégt 60 cm und die Angulationen des C-Bogens in alle Richtungen 0°.
Gemessen wird die Luftkerma in Abhédngigkeit von der Strahlungsqualitéit. Dazu werden
im Programmeditor neue Aufnahmemodi mit gewiinschten Filter- und kV ,-Einstellungen
erstellt, sodass zu allen sechs Kupferfilterstirken jeweils iiber ein moglichst breites Span-
nungsspektrum Messwerte aufgenommen werden kénnen, wobei gleichzeitig die Anzei-
ge des DFP-Monitorings notiert wird. Durch Multiplikation der gemessenen Luftkerma
mit der Feldgrofle in der Messebene, welche mithilfe der Variante A in Abschnitt 3.4.2
bestimmt werden kann, erhélt man das gemessene Dosisflachenprodukt.
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Abbildung 3.12: Aufbau zur Messung von Korrektionen des DFP-Monitorings und zur Veri-
fikation des Abstandsquadratgesetzes.

Durch die Bildung des Verhéltnisses von gemessenem Dosisflichenprodukt DFPy; und
angezeigtem Dosisflichenprodukt DFP,, ergibt sich fiir jeden Messwert ein von der
Strahlungsqualitét abhéngiger Korrektionsfaktor kppp(®Pg):

DFPy;

kprp(®Pr) = DFP.
A

(3.7)

Durch Variation der Tischhohe kann der gleiche Aufbau zur Verifikation des Abstands-
quadratgesetzes verwendet werden. Dazu wird statt der kumulierten Luftkerma die
iiber 20 s gemittelte Luftkermaleistung gemessen.

Messung der Schwichung durch die Patientenlagerung

Zur Messung der durch die Patientenlagerung bedingten Schwéichung des Nutzstrahlen-
biindels wird der Aufbau in Abbildung 3.12 modifiziert. Der Diagnostikdetektor wird
zentral in der Kopfstiitze mit dem Fadenkreuz nach unten platziert. Der Tisch wird
nun so im Strahlengang positioniert, dass sich der Detektor zentral im Strahlenfeld in
einem Abstand von circa 60 cm zur Quelle befindet. Dabei wird darauf geachtet, dass
sich aufler der Patientenlagerung nichts zwischen Quelle und Diagnostikdetektor befin-
det. Alle weiteren Einstellungen und Vorgehensweisen bei den Messungen entsprechen
denen bei der Messung zur Strahlungsqualitdtskorrektur des DFP-Monitorings im vor-
herigen Abschnitt.

Der von der Strahlungsqualitdt abhdngende Schwéchungsfaktor kris, (Pg) der Patien-
tenlagerung ergibt sich fiir jeden Messwert aus dem Verhéltnis von gemessenem Dosis-
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flichenprodukt DFPy; und korrigierter DFP-Anzeige:

DFP,,
kisc q) ==
tisch (Pp) kppp(®g) - DFP 4

(3.8)

Messung von Konversionsfaktoren zur Ermittlung der Oberflichendosis

Die Messung eines von der Strahlungsqualitdt abhéngigen Konversionsfaktors zur Er-
mittlung der Patientenoberflichendosis aus dem protokollierten Dosisflachenprodukt
erfolgt flir zwei Projektionsrichtungen.

Die posterior-anterior-Projektion (kurz p.-a.-Projektion) steht stellvertretend fiir alle
Untertischprojektionen, also solchen, bei denen sich die Patientenlagerung zwischen
Quelle und Patient befindet. Hierbei wird der Diagnostikdetektor am Hinterkopf auf
Hohe der Schicht Nummer zwei fixiert (sieche Abbildung 3.13(a)), welche die dichtes-
ten Strukturen beinhaltet. Zudem stellt dies den Ort dar, an dem das Maximum der
applizierten lokalen Haut-Aquivalenzdosis vermutet wird, da dies die Standardprojek-
tionsrichtung der Ebene A darstellt. Das Phantom wird in der Kopfschale platziert und
der Lagerungstisch so positioniert, dass sich der Detektor im Zentrum des Strahlen-
ganges befindet und der Abstand zwischen Quelle und Detektor circa 60 cm betrégt.
Die Angulationen des C-Bogens betragen bei der p.-a.-Projektion in alle Richtungen 0°
(sieche Abbildung 3.13(c)).

Die laterale-Projektion steht stellvertretend fiir alle Ubertischprojektionen, also sol-
chen, bei denen sich kein weiteres Material zwischen Patient und Quelle befindet. Hier
wird der Diagnostikdetektor an der Seite des Kopf-Phantoms ebenfalls auf Hoéhe der
Schicht Nummer zwei fixiert (siehe Abbildung 3.13(b)). Das Phantom wird wieder-
um in der Kopfschale platziert und der Lagerungstisch so positioniert, dass sich der
Detektor im Zentrum des Strahlenganges befindet und der Abstand zwischen Quelle
und Detektor circa 60 cm betriagt. Die laterale Angulation des C-Bogens betragt 90°
und die kraniale/kaudale Angulation 0° (sieche Abbildung 3.13(d)). Dies entspricht der
Standardprojektionsrichtung der Ebene B.

Bei beiden Projektionsrichtungen wird ein SID von 100 cm und ein BV-Format von
32cm gewédhlt. Mithilfe von modifizierten Aufnahmeprogrammen wird die Oberfla-
chendosis fiir alle sechs Kupferfilterstirken iiber ein méoglichst breites Spektrum von
Anodenspannungen gemessen. Parallel wird zu jeder Messung die Anzeige des DFP-
Monitorings notiert. Die Feldgréfe in der Messebene an der Phantomoberfliche kann
mithilfe der Variante A in Abschnitt 3.4.2 bestimmt werden.

Durch Multiplikation der gemessenen Oberflichendosis und der Feldgrofie in der Mes-
sebene ergibt sich das Dosisflachenprodukt DFPo an der Phantomoberfliche. Der von
der Strahlungsqualitét abhingige Konversionsfaktor fo(®g) ergibt sich aus dem Ver-
héltnis von gemessenem Dosisflichenprodukt an der Phantomoberfliche und angezeig-
tem Dosisflaichenprodukt DFP ,:

DFP,
DFP,

fo(Pg) = (3.9)
Dieser wird fiir jeden Messwert in beiden Projektionsrichtungen berechnet. Zur Uber-
prifung einer méglichen Feldgréfienabhéngigkeit, werden in lateraler-Projektionsrichtung
Konversionsfaktoren mit einer Anodenspannung von 72kV, und einer Kupferfilterstér-
ke von 0,2mm bei Feldgrofien von (140 x 140) mm? bis (90x 90) mm? gemessen.
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3.5 Dosismessungen

(b)

(d)

Abbildung 3.13: Aufbau zur Messung der Oberflichendosis am Kopfphantom. Platzierung
des Diagnostikdetektors bei (a) der Untertisch- beziehungsweise p.-a.-Projektion und (b) der
Ubertisch- beziehungsweise lateralen-Projektion. Lage des Kopfphantoms relativ zum C-Bogen
bei (c) der Untertisch- beziehungsweise p.-a.-Projektion und (d) der Ubertisch- beziehungsweise
lateralen-Projektion.

Ermittlung von Riickstreufaktoren am Alderson-Rando Kopfphantom

Mithilfe der gemessenen Konversionsfaktoren fo(®g) zur Ermittlung der Oberflachen-
dosis und der Korrektionsfakoren kppp(®Pg) beziiglich der Strahlungsqualitétsabhéingig-
keit des DFP-Monitorings lassen sich die Riickstreufaktoren B(®r) am Kopfphantom
in Abhéngigkeit von der Strahlungsqualitéit wie folgt bestimmen:

B(®g) = fo(®s) (3.10)

B kDFP(‘I)E)

Fiir die Berechnung der Riickstreufaktoren werden die Konversionsfaktoren der lateralen-
Projektionsrichtung verwendet, da fiir diese auch Messungen zur Uberpriifung einer
moglichen Feldgroflenabhéngigkeit durchgefithrt wurden.
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3 Materialien und Methoden

3.5.3 Bestimmung der Hautdosis aus den Untersuchungsprotokollen

In Verbindung mit den Untersuchungsprotokollen ermoglichen die gemessenen Kon-
versionsfaktoren fo(®g) eine nachtriagliche Bestimmung der lokalen Patienten-Haut-
Aquivalenzdosis H,(0,07) jeder einzelnen Aufnahmeserie und Durchleuchtung.

Dazu wird neben den Strahlungsdaten in den Untersuchungsprotokollen die Strahlen-
feldgrofle an der Hautoberfliche des Patienten bendtigt, die mithilfe der Feldgréfien-
und Abstandsangaben Ap und rp in den DICOM-Tags der Aufnahme- und Durchleuch-
tungsbilder ermittelt werden kann (genauer wird dies in Variante B des Abschnitts 3.4.2
beschrieben). Mithilfe des protokollierten Dosisflichenprodukts DFP und der Feldgro-
Be an der Hautoberfliche kann die Einfalldosis K bestimmt werden.

Die noétige Transformation von Luftkerma in Wasser-Energiedosis erfordert geméfl der
Gleichungen 2.15 und 2.18 die Beriicksichtigung des Verhétnisses der Massenenergieab-
sorptionskoeffizienten (ften/p); von Wasser (Index W) und Luft (Index a). Die Bremss-
trahlungsverluste g konnen geméfl [K12a] bei den betrachteten Strahlungsqualitédten
und Medien ohne Beeintréachtigung der angestrebten Genauigkeit vernachlassigt wer-
den. Die Massenenergieiibertragungskoeffizienten werden geméafl Gleichung 2.36 iiber
die simulierten spektralen Energiefluenzen gemittelt. Stehen die spektralen Energief-
luenzen nicht zur Verfiigung, so wird die Verwendung der mittleren Energien, die in
Abschnitt 4.1 zur Verfiigung gestellt werden, in Verbindung mit den Daten in Abbil-
dung A.1 empfohlen.

Die sich so ergebende Wasser-Energiedosis an der Hautoberfliache ist zur Umwandlung
in H,(0,07) mit einem Strahlungs-Wichtungsfaktor und dem Wert der relativen Tie-
fendosiskurve in 0,07 mm Tiefe zu multiplizieren. Fiir den Strahlungs-Wichtungsfaktor
gilt bei Photonenstrahlung allgemein wr = 1 und fiir die relative Tiefendosis bei den
betrachteten Strahlungsqualitéten D, (0,07) > 0,998 [HS95]. Somit gilt fiir die lokale
Haut-Aquivalenzdosis:

H,(0,07) :D/FliA : (rD ng Cm) : ((“;;//’;)):V - fo(®g) - Dyt (0,07) - wg - (1 — g)
) R R\ (3.11)

(Fen/P)a

Es sei darauf hingewiesen, dass die Giiltigkeit der in dieser Arbeit gemessenen Kon-
versionsfaktoren auf den Schédelbereich und die Strahleneintrittseite beschrankt ist.
Aufgrund von geometrischen Uberlegungen werden bei Projektionen mit Angulationen
groBer 70° und kleiner -70° die Konversionsfaktoren fiir Ubertischprojektionen und bei
allen weiteren die fiir Untertischprojektionen verwendet.

Zur Abschétzung des Risikos von strahleninduzierten Hautschédden ist die Bestimmung
des Maximums von H,(0,07) durch eine sinnvolle Addition der Einzelwerte erforderlich.
Dazu wird angenommen, dass sich das Maximum der lokalen Haut-Aquivalenzdosis im
Feldzentrum der priméren Projektionsrichtung der Ebene A befindet. Bei biplanaren
Anwendungen oder bei Angulationsénderungen von > 45° werden nur solche Projek-
tionen beriicksichtigt, deren Feldgrofie im Isozentrum grofler als 81 cm? ist. Bei dieser
kann davon ausgegangen werden, dass sich das Zentrum der priméren Projektionsrich-
tung noch im Strahlenfeld befindet, da die behandelten Geféfle primér im hinteren Teil
des Kopfes lokalisiert sind und ein Kopfradius von 9 cm angenommen wird.
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3.5 Dosismessungen

3.5.4 Messung der Hautdosisleistung in Abhingigkeit von
verschiedenen Geriteparametern

Zur Messung des Einflusses verschiedener, dem Anwender zur Verfiigung stehender Ge-
riteparameter auf die lokale Haut-Aquivalenzdosis, wird der Messaufbau in Abbildung
3.13 verwendet und die Oberflichendosisleistung Ko bei variierenden Geriteparame-
tern gemessen. Die Dosisleistung wird dabei iiber 20s gemittelt, wobei die ersten und
die letzten drei Sekunden nicht beriicksichtigt werden, um mégliche An- und Abschalt-
effekte zu minimieren. Neben der Dosisleistung werden bei jeder Messung die Strah-
lungsdaten der Anlage notiert, sodass eine Umrechnung von Oberflichendosisleistung
in die lokale Haut-Aquivalenzdosisleistung Hp (0,07) moglich ist. Diese erfolgt iiber fol-
gende Gleichung;:

(ﬁen/p)w

Hp(0,07) :KO . m . Drel,(o,07) *WR - (1 — g)
g (Ben/P)w
O Gl (312

Die Massenenergicabsorptionskoeffizienten (pen/p); von Wasser (Index W) und Luft
(Index a) werden tiber die simulierten spektralen Energiefluenzen gemittelt. Der Strah-
lungswichtungsfaktor wg, der Wert der relativen Tiefendosiskurve D, (0,07) in 0,07 mm
Tiefe sowie die Bremsstrahlungsverluste (1 — g) konnen wie in Gleichung 3.11 bei den
vorliegenden Strahlungsqualititen zu 1 zusammengefasst werden.

Alle Messungen werden fiir die p.-a.-Projektionsrichtung (Abbildungen 3.13(a) und
3.13(c)), bei der alle Angulationen 0° betragen, und die laterale-Projektionsrichtung
(Abbildungen 3.13(b) und 3.13(d)), bei der die laterale Angulation —90° betrégt, durch-
gefithrt. Somit kénnen mogliche Einfliisse der Patientenlagerung beziehungsweise ver-
schiedener Projektionsrichtungen identifiziert werden. Ferner werden die Messungen fiir
alle drei Durchleuchtungsmodi (Fl-, Fl und Fl+) und die beiden Aufnahmemodi (LD
Cerebral und Cerebral), deren Parameter der Tabelle in Anhang A.7 zu entnehmen
sind, wiederholt, um auch hier mégliche Abhéngigkeiten auszuschlielen.

Die Bestimmung der Feldgrofie in der Messebene und des Abstandes zwischen Quelle
und Messort erfolgt mithilfe der jeweiligen Variante A in den Abschnitten 3.4.1 und
3.4.2.

Sofern es sich nicht um den kritischen Parameter handelt, betragt der SSD 60 cm, der
SID 100 cm, die Pulsfrequenz 10 P/s, die Bildfrequenz 4 B/s und das BV-Format 32 cm.
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3 Materialien und Methoden

3.6 Untersuchung der Bildqualitét

Zwecks Untersuchung der Bildqualitét werden mithilfe der in Abschnitt 3.3.2 vorgestell-
ten Prifkorper quantitative Messungen objektiver und subjektiver Qualitédtskriterien
durchgefiihrt.

Objektive Bildqualitat

Als objektive Bildqualitétskriterien werden die Definitionen der Modulation (Gleichung
2.38), des SNR’s beziehungsweise CNR’s (Gleichung 2.40) sowie der Grenzauflésung
verwendet und an einem Primus A Strukturkorper der Firma IBA bestimmt. Der Priif-
korper wird mittig auf der Patientenlagerung platziert und ein Abstand von 60 cm zur
Rontgenquelle hergestellt. Der SID betragt 100 cm und die Angulationen des C-Bogens
0°. Es werden fiir die drei Durchleuchtungsmodi (FL-, FL, FL+) und die beiden Auf-
nahmemodi (LD Cerebral, Cerebral) sogenannte ,,Store Monitor* Bilder bei allen sechs
verfiigharen BV-Formaten mit und ohne Streustrahlenraster aufgenommen. Bei den
»Store Monitor® Bildern werden die Einstellungen der Bildanzeige im Untersuchungs-
raum eingefroren, sodass die Bilder so gespeichert werden, wie sie dem Anwender wéh-
rend der Untersuchung/Intervention zur Verfiigung standen.

Zur Messung der Modulation und des SNR’s geméfl Gleichung 2.40 wird die Dynamik-
stufe 11 im Zentrum des Messfeldes in Abbildung 3.3(b) platziert. Der an die Dyna-
mikstufen angrenzende Bereich entspricht der Dichte der Dynamikstufe 9, sodass so
eine Untersuchung des Dichtesprungs zwischen den Stufen 9 und 11 moglich ist. Diese
Dichtedifferenz entspricht in etwa der eines Mikrokatheters und menschlichem Gewebe
im Schédelbereich. Die Auswertung der Bilder erfolgt mithilfe der ImageJ Distrubution
Fiji. Wie in Abbildung 3.14(a) dargestellt wird ein Grauwertprofil untersucht, welches
die Dichtebreiche der Dynamikstufen 9 und 11 umfasst und in etwa eine Lange von
150 Pixeln besitzt. Zur Bestimmung von Modulation und SNR werden die mittleren
Grauwerte N, und N, der beiden Dynamikstufen sowie deren Standardabweichungen
o1 und oy bestimmt. Zusétzlich wird als Maf} fiir die Zeichenschérfe beziehungsweise
Auflésung der Grauwertgradient S im Bereich des Dichtesprungs der beiden Bereiche
ermittelt. Diese ergibt sich aus:

(3.13)

wobei Az der Pixelanzahl im Ubergangsbereich entspricht.

Zur Ermittlung der visuellen Grenzauflosung wird das Bleistrichraster des Priifkorpers
im Zentrum des Messfeldes platziert und die Messungen wiederholt. Die erkennbaren
Linienpaare pro Millimeter werden in einem Abstand von circa 150 cm zu den Befun-
dungsmonitoren direkt im Untersuchungsraum ausgewertet, sodass die Bedingungen
moglichst realitdtsnah sind.
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Abbildung 3.14: Erstellung eines Grauwertprofils zwecks objektiver Bewertung der Bildqua-
litat. (a) Das Profil iiberstreicht die Dynamikstufen 9 und 11 des Primus A Strukturkérper und
umfasst 150 Pixel. (b) Entstehendes Grauwertprofil mit den mittleren Grauwerten (rot) der
beiden Dynamikstufen und des Grauwertgradienten im Bereich des Dichtesprungs (grin.)

Subjektive Bildqualitat

Fiir die subjektive Bewertung der Bildqualitét werden der Mikrokatheter und der Stent-
Retriever aus Abbildung 3.9 in einer Bohrung des Kopfphantoms auf der Hohe eines
Endastes der Arteria cerebri media platziert (siehe Abbildung 3.15). Dabei handelt es
sich um die kleinsten Strukturen, die fiir den Anwender wihrend der Fluoroskopie bei
einer mechanischen Thrombektomie noch gut erkennbar sein miissen. Das Kopfphantom
wird wie in Abbildung 3.13(c) in der Kopfstitze platziert und das oben beschriebene
Vorgehen zur Aufnahme der ,Store Monitor* Bilder fiir die drei Durchleuchtungsmodi
wiederholt. Die Bilder werden anschliefend anonymisiert, sodass in diesen der Mo-
dus und das BV-Format nicht mehr explizit angegeben werden, und zwei erfahrenen
Radiologen zur Verfiigung gestellt. Diese bewerten die Bilder unabhingig voneinan-
der hinsichtlich der Erkennbarkeit des im Phantom platzierten chirurgischen Materials.
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Dabei wird folgender Bewertungsschliissel verwendet:

1 := Objekte sind sehr gut erkennbar

2 := Objekte sind teilweise sehr gut erkennbar

3 := Objekte sind noch ausreichend gut erkennbar
4 := Objekte sind nicht ausreichend gut erkennbar

5 := Objekte sind gar nicht erkennbar

Abbildung 3.15: Platzierung des chirurgischen Materials im Kopfphantom zwecks subjekti-
ver Bewertung der Bildqualitdt. Die gut erkennbaren Réntgenmarker sind mit roten Pfeilen
gekennzeichnet.
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4 Konversionsfaktoren und Ermittlung
der Patientenhautdosis

In diesem Kapitel erfolgt die Vorstellung der gemessenen Konversionsfaktoren zur Er-
mittlung der lokalen Haut-Aquivalenzdosis im Schdidelbereich. Dazu werden zundchst
die Parameter ermittelt, welche die Konversionsfaktoren beeinflussen kdnnen. Speziell
wird auf die simulierten Strahlungsqualititen, die Abhdngigkeit der DFP-Anzeige von
der Strahlungsqualitdt, die Schwdchung durch die Patientenlagerung und die Riickstreu-
ung aufgrund des Patienten eingegangen. Zum Ende des Kapitels werden mithilfe der
gemessenen Konversionsfaktoren die Hautdosisbelastungen von Patienten infolge einer
mechanischen Thrombektomie untersucht und in Relation zu in der Literatur vorhan-
denen vergleichbaren Untersuchungen gesetzt. Die Angabe der Unsicherheiten erfolgt
stets gemdfS [DIN99] und zu einem Erweiterungsfaktor von k = 1 (fiir ndhere Angaben
siehe Anhang A.1).

4.1 Simulierte Rontgenspektren

Zur Berechnung der lokalen Haut-Aquivalenzdosis aus der gemessenen oder ermittelten
Oberflachendosis geméfl Gleichung 3.11 wurden die spektralen Photonen- und Energief-
luenzen fiir alle an der Haut- beziehungsweise Phantomoberfliche auftretenden Strah-
lungsqualitdten simuliert. Dazu wurde neben den sechs unterschiedlichen Kupferfilter-
dicken und einer variierenden Anodenspannung auch die zusédtzliche Aufhértung durch
die Patientenlagerung (siehe Tabelle 3.2) beriicksichtigt. Bei den Simulationen wurde
somit zwischen Untertischprojektionen, bei denen sich die Patientenlagerung zwischen
Quelle und Patient befindet, und Ubertischprojektionen differenziert.

Da dem Anwender die genauen spektralen Photonen- beziehungsweise Energiefluenzen
im Regelfall nicht zur Verfiigung stehen, sind in Abbildung 4.1 die mittleren Energien
und die Halbwertsdicken in Aluminium zur Charakterisierung der Strahlungsqualitdten
dargestellt. Diese konnen bei praktischen Anwendungen zur Abschéitzung des Wechsel-
wirkungsverhaltens in anderen Materialien verwendet werden.
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Abbildung 4.1: Simulierte mittlere Energien und Aluminium-HVL-Werte fiir an der Hauto-
berfliche auftretende Strahlungsqualititen. Mittlere Energien bei (a) Untertischprojektionen
und (b) Ubertischprojektionen. AI-HVL-Werte bei (c¢) Untertischprojektionen und (d) Uber-
tischprojektionen. (Die Werte gelten fiir eine Wolfram-Anode mit einem Winkel von 12° und
einer Generatorwelligkeit von 2 %)

4.2 Verifikation des Abstandsquadratgesetzes

Fiir die spitere Bestimmung der Haut-Aquivalenzdosis aus den Untersuchungsproto-
kollen ist der Geltungsbereich des Abstandsquadratgesetzes essentiell. Dessen Verifika-
tion wurde mithilfe des in Abbildung 3.12 dargestellten Aufbaus fiir Quellen-Objekt-
Absténde von 46 cm bis 78 cm durchgefiihrt.

Die gemessenen Luftkermaleistungen wurden auf ihren Maximalwert bei einem Ab-
stand von 46 cm normiert und sind in Abbildung 4.2 dargestellt.

Die relativen Standardunsicherheiten der gemessenen Luftkermaleistungen betragen
2,35% und die der Abstandsangabe je nach Abstand zwischen 3,46 % und 1,66 %, wo-
bei grofle Abstdnde geringere relative Unsicherheiten besitzen.
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4.3 Strahlungsqualitédtskorrektur des DFP-Monitorings

Als Anpassungsfunktion wird die Funktion

fla)= A (41)
x
verwendet, wobei x der Abstand zur Quelle und A der Anpassungsparameter ist. Mit-
hilfe des Iterationsalgorithmus Levenberg Marquardt, durchgefithrt mit dem Programm
OriginLab, ergibt sich fiir den Anpassungsparameter ein Wert von A = 2096,66 + 8, 05,
wobei die Konvergenzwahrscheinlichkeit gemafi y?-Test nach [W11] 97,79 % betragt.
Der Wert fiir A weicht somit um weniger als 0,001 % vom geméafl des Abstandsquadrat-
gesetzes erwarteten Wertes von Age, = 2116 ab.
Die minimalen positiven Residuen bei kleinen Abstéinden und negativen Residuen bei
groflen Abstédnden kénnen durch die Schwéichung des Photonenstrahls in Luft erklért
werden. Diese Abweichungen sind jedoch so gering, dass im Rahmen der betrachteten
Absténde und der Anforderungen an die Messgenauigkeit die Schwédchung durch Luft
vernachléssigt werden kann. Die Zu- und Abnahme der Dosisleistung in Abhéngigkeit
vom Abstand kann somit im Folgenden ohne weitere Einschrdnkungen durch das Ab-
standsquadratgesetz beschrieben werden, sofern sich kein anderes Medium als Luft im

betrachteten Bereich befindet.

1,1 T T T T T T T T T T T T T T T T T
Gleichung Alx?
A 2096,66065 + 8,04759

1’0 Freiheitsgerade 13 -
Chi-Quadr Reduziert 0,37494
R-Quadrat(COD) 0,99771

0,9 I- Kor. R-Quadrat 099771 g

rel. Luftkermaleistung
g
T

0’3 1 1 1 1 1 1 1 1 1
46 50 54 58 62 66 70 74 78

Quellenabstand / cm

Abbildung 4.2: Relative Luftkermaleistung (normiert auf den Maximalwert bei 46 cm) in
Abhéngigkeit vom Quellenabstand. Rot dargestellt ist die Anpassungsfunktion.

4.3 Strahlungsqualitatskorrektur des DFP-Monitorings

Die DFP-Anzeige des DIAMENTORS K2S wird beziiglich variierender Strahlungsqua-
litdten nicht korrigiert, sondern stattdessen mit einem erheblichen Anteil von circa
4,6 % [DINO1b] in der Unsicherheitsangabe beriicksichtigt. Da es bei der Verwendung
verschiedener Durchleuchtungs- und Aufnahmemodi jedoch zu groflen Unterschieden
hinsichtlich der Strahlungsqualitdt kommen kann, wurden zur Erhéhung der Genau-
igkeit Messungen zur Ermittlung eines Korrektionsfaktors kppp beziiglich der Strah-
lungsqualitdtsabhéingigkeit der DFP-Kammer durchgefiihrt. Die gemessenen Korrekti-
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onsfaktoren sind in Abbildung 4.3 in Abhéngigkeit von der Anodenspannung fiir jede
wahlbare Kupferfilterstirke dargestellt.

DFP
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Abbildung 4.3: Korrektionsfaktoren des DFP-Monitorings in Abhéngigkeit von der Anoden-
spannung und der zusétzlichen Kupferfilterung (Cu). Zwischen den Messwerten wird eine lineare

Interpolation empfohlen.

Mit zunehmender Anodenspannung beziehungsweise Kupferfilterdicke kommt es zu ei-
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4.4 Schwichung durch die Patientenlagerung

nem Anstieg der mittleren Energie des Rontgenspektrums, sodass auch Energie und
Reichweite der in der DIAMENTOR-Kammerwand erzeugten Sekundérelektronen zu-
nehmen. Die Bedingungen des geforderten Sekundérelektronengleichgewichts sind so-
mit nicht fiir alle Strahlenqualitédten erfiillt. Dies resultiert in einem Anstieg des DFP-
Messwertes bei héheren Strahlungsqualitdten und somit in dem beobachtbaren Abfall
des Korrektionsfaktors kprpp. Da der funktionale Verlauf dieses Effekts nicht genau
bekannt ist, erscheint eine lineare Interpolation zwischen den Messwerten am geeig-
netsten. Mithilfe des Korrektionsfaktors ldsst sich die relative Standardunsicherheit des
DFP-Monitorings von 7,5 % auf 6,43 % ohne Kupferfilterung und 6,6 % mit zusétzlicher
Kupferfilterung verbessern.

4.4 Schwachung durch die Patientenlagerung

Bei Untertischprojektionen beziehungsweise p.-a.-Projektionen kommt es durch die Pa-
tientenlagerung, bestehend aus Tisch, Matratze und Kopfstiitze, zu einer zusétzlichen
Schwichung des Nutzstrahlenbiindels. Fiir eine korrekte Abschétzung der Einfalldosis
muss das gemessene Dosisflichenprodukt somit bei Untertischprojektionen mit einem
Schwéachungsfaktor kri., multipliziert werden.

In Abbildung 4.4 sind die gemessenen Schwéchungsfaktoren in Abhéngigkeit von der
Anodenspannung fiir jede wahlbare Kupferfilterstirke dargestellt. Die Messwerte lie-
gen in einem Bereich zwischen 0,73 und 0,88. Der in der Literatur oft zu findende
Wert von 0,7 ist somit als etwas zu gering einzuschétzen. Der beobachtbare Anstieg
des Schwichungsfaktors mit zunehmender Strahlungsqualitét ldsst sich durch die Ab-
nahme des Massenschwiachungskoeffizienten erkldren, welcher durch die zunehmende
Dominanz der Compton-Streuung in eine voriibergehende Sattigung lduft (siehe auch
Abbildung 2.2). Der Verlauf des Schwéchungsfaktors lasst sich somit im betrachteten
Energiebereich durch eine Séttigungsfunktion der Form f(x) = a — b ¢® mit zufrieden-
stellender Genauigkeit beschreiben.

Mithilfe des Levenberg Marquardt Iterationsalgorithmus ergeben sich fiir die einzelnen
Kupferfilterstarken in Abhéngigkeit von der Anodenspannung U, folgende Anpassungs-
funktionen fir krisen:

0,88 — 0,22 - 0,9972
0,89 — 0,31 -0,99Y»
0,89 — 0,39 - 0,98
0,89 — 0,21 - 0,99~
0,88 — 0,46 - 0,97Y»
0,89 — 0,34 - 0,974

kTisch 0,0 UA
kTisch 0,1 UA

kTisch 0,2

S

kTisch 0,6 UA

(
(
(
Erisen 0,3(
(
(

kTisch 0,9 UA

Der zweite Index gibt jeweils an, um welche Kupferfilterstirke es sich handelt. Der -
Test liefert fiir alle sechs Funktionen eine Konvergenzwahrscheinlichkeit von > 97 %.
Es liegen zudem alle Messwerte in den 95 % Konfidenzintervallen der Funktionen.

Der so berechnete Schwéichungsfaktor ist mit einer relativen Standardunsicherheit von
6,89 % ohne Kupferfilterung und 7,05 % mit zusatzlicher Kupferfilterung zu belegen.
Die Unsicherheit der Anodenspannung von 2,5 % ist dabei noch nicht berticksichtigt.
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Abbildung 4.4: Schwichungsfaktoren der Patientenlagerung in Abhéngigkeit von der Anoden-
spannung und der zusétzlichen Kupferfilterung (Cu). Die Anpassungsfunktionen sind rot und
die zugehorigen 95 %-Konfidenzbéander transparent dargestellt.
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4.5 Riickstreufaktoren am Alderson-Rando Kopfphantom

Aufgrund der in Abschnitt 2.1.1 beschriebenen Riickstreuung kommt es zu einem An-
stieg der Oberflichendosis relativ zur Einfalldosis. Dieser Anstieg wird durch den Riickstreu-
faktor B beriicksichtigt. Der Wert von B héngt stark von der Strahlungsqualitédt und
dem bestrahlten Objekt ab.

Die am Alderson-Rando Kopfphantom in Abhéngigkeit von der Strahlungsqualitit ge-
messenen Riickstreufaktoren sind in Abbildung 4.5 dargestellt. Es treten somit Riickstreu-
faktoren zwischen 1 und 1,33 auf. Bedingt durch die zunehmende Dominanz der Compton-
Streuung gegeniiber dem Photoeffekt kommt es zu einem Anstieg der Riickstreufak-
toren bei héheren Strahlungsqualitdten. Im weiteren Verlauf ist auch ein Abfall der
Riickstreufaktoren zu erwarten, da bei steigenden Photonenenergien die relative Wahr-
scheinlichkeit fiir Riickstreuungen geméfl Klein-Nishina-Wirkungsquerschnitt wieder
abnimmt (siehe auch Abbildung 2.1). Dementsprechend ist zwischen den Kupferfil-
terstarken von 0,1 mm und 0,3 mm ein Vorzeichenwechsel des Kriimmungsverhaltens,
der konsistent mit dem Verlauf der Riickstreufaktoren gemafl [Fea04] ist, zu beobach-
ten. Im betrachteten Energiebereich lédsst sich der Verlauf des Riickstreufaktors somit
sehr gut durch ein Polynom 2. Grades beschreiben. Es sei darauf hingewiesen, dass
sich dieses nicht zum Extrapolieren der Messwerte eignet, da Riickstreufaktoren < 0
physikalisch nicht sinnvoll sind.

Mithilfe des Levenberg Marquardt Iterationsalgorithmus ergeben sich fiir die einzelnen
Kupferfilterstarken in Abhéngigkeit von der Anodenspannung U, folgende Anpassungs-
funktionen fiir B:

Boo(Ua) = 1,99-107° - U3 — 2,56 - 107* - Uy + 0,97
Bo1(Up) = 1,53-107° - U2 +2,24-107% - U, + 0,85
Bo2(Up) = —3,26-107°-UZ +8,94-107% - U, + 0,67
Boy3(Ua) = —415-107°- U3 +1,02- 1072 - U + 0,64
Bos(Up) = —6,27-107° - Uz + 1,38 - 1072 - U, + 0,57
Boo(Uys) = —1,28-107* - U; +2,39-1072 - U, + 0,20

Der Index gibt jeweils an, um welche Kupferfilterstirke es sich handelt. Der y>2-Test
ergibt fiir alle sechs Funktionen eine Konvergenzwahrscheinlichkeit von > 95 %. Zudem
liegt der Grofiteil der Messwerte in den 95 % Konfidenzintervallen der Funktionen.
Der so berechnete Riickstreufaktor ist mit einer relativen Standardunsicherheiten von
6,89 % ohne Kupferfilterung und 7,05 % mit zusatzlicher Kupferfilterung zu belegen.
Die Unsicherheit der Anodenspannung von 2,5 % ist dabei noch nicht berticksichtigt.
Diesen Ergebnissen liegen Messungen mit einer Feldgrofie von (132,07 x 131,70) mm? zu-
grunde. Eine signifikante Abhéngigkeit des Riickstreufaktors von der Feldgrofle konnte
fur FeldgroBen zwischen (140x 140) mm? und (90x90) mm? nicht beobachtet werden.
Bei davon abweichenden Feldern kann eine Abhéngigkeit des Riickstreufaktors jedoch
nicht ausgeschlossen werden.
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Abbildung 4.5: Riickstreufaktoren des Alderson-Rando Kopfphantoms in Abhéngigkeit von
der Anodenspannung und der zusétzlichen Kupferfilterung (Cu). Die Anpassungsfunktionen
(Polynome 2. Grades) sind rot und die zugehorigen 95 %-Konfidenzbénder transparent darge-
stellt.
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4.6 Konversionsfaktoren zur Bestimmung der
Oberflachendosis

Zur Ermittlung der Oberflachendosis aus dem protokollierten Dosisflichenprodukt wird,
neben der Feldgrofle an der Patientenoberfliche, ein sogenannter Konversionsfaktor fo
benoétigt. Dieser setzt sich in erster Linie aus der Strahlungsqualitdtsabhéngigkeit der
DFP-Kammer und der Riickstreuung des Patienten zusammen, wobei bei Untertisch-
projektionen zudem die Schwéichung durch die Patientenlagerung beriicksichtigt wird.
Der Wert des Koversionsfaktors hiangt somit von der Strahlungsqualitit, dem bestrahl-
ten Objekt und der Projektionsrichtung ab.

Die am Alderson-Rando Kopfphantom in Abhéngigkeit von der Strahlungsqualitit ge-
messenen Konversionsfaktoren sind fiir Untertischprojektionen in Abbildung 4.6 und
fiir Ubertischprojektionen in Abbildung 4.7 dargestellt. Da die Riickstreuung gegeniiber
der Strahlungsqualitdtsabhéngigkeit der DFP-Kammer dominiert, besitzt der Konver-
sionsfaktor mit grofler werdender Strahlungsqualitdt ansteigenden Charakter. Dieser
Anstieg ist bei Untertischprojektionen aufgrund der geringer werdenden Schwéchung
durch die Patientenlagerung stirker ausgeprigt als bei Ubertischprojektionen. Durch
die im vorigen Abschnitt beschriebene Charakteristik des Riickstreufaktors ist bei ho-
heren Energien mit einem Abfall des Konversionsfaktors zu rechnen. Somit ldsst sich
auch hier der Verlauf des Konversionsfaktors im betrachteten Energiebereich mit hinrei-
chender Genauigkeit durch ein Polynom 2. Grades ndhern. Die Anpassungsfunktionen
wurden wiederum mithilfe des Levenberg Marquardt Iterationsalgorithmus bestimmt.
Bei Untertischfunktionen ergeben sich fiir fo in Abhéngigkeit von der Anodenspannung
Uy bei den einzelnen Kupferfilterstirken folgende Funktionen:

foo00(Us) = —2,10-107°- Uz +5,35-107° - Uy + 0,49

foo1(Ua) = —4,14-107° - U3 +9,25-1072 - Up + 0,33

fo02(Us) = —4,37-107°- U3 +9,33-1072 - Ux + 0,36

foo0s(Ua) = ~5,38-107°- U3 +1,25-1072 - Us + 0,25

fooe(Ua) = —1,12-107°- U} +4,35-107% - U, + 0,61

fooo(Ua) = —6,06-107°-U2? +1,23-1072- U, + 0,33
, A

Bei Ubertischprojektionen ergeben sich entsprechend folgende Funktionen:

fo00(Ua) = —921-1075-U? +2,51-1072 - U, + 0,95

foo01(Ua) = —3,49-107°-U; +6,94-1073 - Up + 0,72

foo02(Us) = —3,69-107°-U2 +7,50-10"2-Ux + 0,72
, A

foos(Ux) = —3,85-107°-U2 +8,34-10"2-Ux + 0,68
> A

fooe(Ua) = —2,16-107°-U2 +5,79-102 - Us + 0,82
s A

foo0o(Us) = —8,16-107°-U2 +1,53-107%- U + 0,47
s A

Der Index gibt jeweils an, um welche Kupferfilterstirke es sich handelt. Der y2-Test
liefert fiir alle sechs Funktionen eine Konvergenzwahrscheinlichkeit von > 94 %. Zudem
liegt der Grofiteil der Messwerte in den 95 % Konfidenzintervallen der Funktionen.
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Abbildung 4.6: Konversionsfaktoren zur Ermittlung der Oberflichendosis bei Untertischpro-
jektionen (Patientenlagerung zwischen Quelle und Patient) in Abhéngigkeit von der Anoden-
spannung und der zusétzlichen Kupferfilterung (Cu). Die Anpassungsfunktionen (Polynome 2.
Grades) sind rot und die zugehorigen 95 %-Konfidenzbénder transparent dargestellt.
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Abbildung 4.7: Konversionsfaktoren zur Ermittlung der Oberflichendosis bei Ubertischpro-
jektionen (Kein Material zwischen Quelle und Patient) in Abhéngigkeit von der Anodenspan-
nung und der zusitzlichen Kupferfilterung (Cu). Die Anpassungsfunktionen (Polynome 2. Gra-
des) sind rot und die zugehdérigen 95 %-Konfidenzbander transparent dargestellt.
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Der so berechnete Konversionsfaktor ist mit einer relativen Standardunsicherheiten von
6,43 % ohne Kupferfilterung und 6,6 % mit zusatzlicher Kupferfilterung zu belegen. Die
Unsicherheit der Anodenspannung von 2,5 % ist dabei noch nicht beriicksichtigt.
Auch hier sei darauf hingewiesen, dass die Aufnahme der Messwerte bei Feldgréfien
von (132,07x131,70) mm? und (136,47 x 136,20) mm? erfolgte. Fiir Feldgrofen zwischen
(140x140) mm? und (90x90) mm? konnte zwar keine signifikante Abhéngigkeit des
Konversionsfaktors beobachtet, fiir davon abweichende Feldgroflen sollte dies jedoch
keinesfalls ausgeschlossen werden.

4.7 Kurzstudie zur Patientenhautexposition bei der
mechanischen Thrombektomie

Mithilfe der im vorangegangenen Abschnitt ermittelten Konversionsfaktoren und der
simulierten Rontgenspektren konnte eine retrospektive Kurzstudie beziiglich der Pati-
entenhautdosisbelastung infolge einer neuroangiographischen Intervention durchgefiihrt
werden. Dazu wurden die Untersuchungsprotokolle von 50 Patienten ausgewertet, die
sich im Friithjahr 2017 in der Klinik fiir Neuroradiologie des Klinikzentrums Dortmund
einer mechanischen Thrombektomie unterzogen haben. Das Patientenalter zum Zeit-
punkt der Intervention reicht von 23 Jahren bis 88 Jahren und betrug durchschnittlich
72,7 Jahre (der Median betrug 78 Jahre). Die behandelten Verschliisse betrafen die
Arteria cerebri media (M1- und M2-Segment), die Arteria carotis interna, die Arteria
carotis communis, die Arteria vertebralis und die Arteria basilaris. Die Pravalenz fir
Frauen gegeniiber der fiir Ménner war im Verhéltnis 3 zu 2 erhoht.

Die maximalen lokalen Haut-Aquivalenzdosiswerte der betrachteten Patientengruppe
sowie deren statistische Verteilung kénnen in Abbildung 4.8 nachvollzogen werden. Die
Werte reichen von 0,158 Gy bis zu 4,80 Gy, wobei der Mittelwert bei circa 1 Gy liegt und
die geschitzten Standardunsicherheiten zwischen 10 und 12 % betragen. Geméafl Abbil-
dung 4.8(a) kommt es in 3 von 50 Fillen (dies entspricht 6 %) zu einer Uberschreitung
der durchschnittlichen Schwellendosis von 3 Gy fiir strahleninduzierte Hautreaktionen
(siehe auch Tabelle 2.2). Aufgrund des fortgeschrittenen Alters der meisten Patienten
und den damit verbundenen degenerierten Zellerneuerungsmechanismen sind Hautre-
aktionen jedoch auch bei niedrigeren Dosiswerten zu erwarten. Da die Patienten zudem
durch mehrere vorangegangene diagnostische CTs vorbelastet sind, erscheint die Defi-
nition einer konservativeren ,,Uberwachungsdosis® von 1 Gy nicht unverniinftig. Diese
wird in 18 von 50 Fallen (36 %) und somit einem nicht unerheblichen Anteil tiberschrit-
ten. Der Grofiteil der Patienten erfihrt somit jedoch eine beziiglich Hautreaktionen
unbedenkliche Dosisbelastung von weniger als 1Gy. Dies wird durch die rechtsschie-
fe Lage des Medians bei 0,54 Gy in Abbildung 4.8(b) unterstrichen. Die Beitrdge von
Durchleuchtung und DSA-Sequenzen zur lokalen Haut-Aquivalenzdosis sind als etwa
gleich stark zu bewerten, wobei die Durchleuchtung leicht héhere Maximalwerte auf-
weist. Die mittlere lokale Haut-Aquivalenzdosis aufgrund von Durchleuchtung betrigt
0,50 Gy und aufgrund von DSA-Sequenzen 0,49 Gy.
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Abbildung 4.8: Maximale Lokale Haut-Aquivalenzdosiswerte einer Patientengruppe, die sich
einer mechanischen Thrombektomie unterzogen haben. (a) Balkendiagramm der untersuchten
Patienten mit eingezeichnetem Grenzwert fiir Hautreaktionen bei 3 Gy. (b) Boxplots der appli-
zierten lokalen Haut-Aquivalenzdosis (der jeweilige Mittelwert ist segmentiert und der Median
kompakt dargestellt). Die maximale Lange der Whisker ist auf das 1,5-Fache des Interquartils-
abstands beschrankt.

In Abbildung 4.9 sind die auftretenden Strahlanforderungszeiten mit der Unterteilung
in die beiden zur Verfiigung stehenden Ebenen dargestellt. Demnach reicht die Strahl-
anforderungszeit von 5,7 Minuten bis zu 137,3 Minuten und betriagt im Mittel 39,5
Minuten. Bei der durchgéngig verwendeten Pulsrate von 10 P/s kann es somit zur Auf-
nahme von bis zu 82.380 Durchleuchtungsbildern wéhrend einer Untersuchung kommen.
Der Beitrag der Ebene A (im Mittel 27,1 Minuten) ist dabei signifikant héher als der der
Ebene B (im Mittel 12,5 Minuten). Bei 8 von 50 Patienten (18 %) wird nur die Ebene A
verwendet und somit monoplanar gearbeitet. Ein Vergleich mit Abbildung 4.8(a) zeigt,
dass mit einer Ausnahme alle monoplanar durchgefithrten Interventionen zu unbedenk-
lichen Hautdosisbelastungen von unter 1 Gy fiithren, sodass biplanare Durchleuchtungen
nur erfolgen sollten, sofern die Umsténde dies dringend erfordern.
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Abbildung 4.9: Bei der mechanischen Thrombektomie entstehende Strahlanforderungszeiten.
(a) Balkendiagramm der untersuchten Patienten. (b) Boxplots der Strahlanforderungszeit (der
jeweilige Mittelwert ist segmentiert und der Median kompakt dargestellt). Die maximale Lange
der Whisker ist auf das 1,5-Fache des Interquartilsabstands beschrinkt.

Die Anzahlen der bei den Untersuchungen entstehenden DSA-Aufnahmen kénnen der
Abbildung 4.10 entnommen werden. Auch hier erfolgt eine Untergliederung in das
Boden- (Ebene A) und Deckenstativ (Ebene B). Pro Untersuchung kommt es geméfl
Abbildung 4.10(a) zu 114 bis 1.236 und im Mittel zu 398 DSA-Aufnahmen. Bei der
im Regelfall verwendeten Bildrate von 4B/s und einer durchschnittlichen Sequenz-
dauer von 6s werden somit bis zu 52 DSA-Sequenzen pro Untersuchung gefahren. Im
Gegensatz zur Durchleuchtung zeigt sich bei biplanarer Anwendung keine signifikante
Dominanz einer der beiden Ebenen. Die durchschnittliche Anzahl der Aufnahmen mit
Ebene A betriagt 229 und der Ebene B 169 beziehungsweise 212, wenn die monoplanar
durchgefithrten Untersuchungen unberticksichtigt bleiben. Sofern die zweite Ebene zu
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Untersuchungsbeginn angewéhlt wurde, wird somit der Grofiteil der DSA-Sequenzen
biplan durchgefiihrt. In Einzelfallen durchgefithrte 3D-Rotationsangiographien werden
in der Statistik nicht beriicksichtigt. Diese kénnen jedoch zu bis zu 600 zusédtzlichen
Aufnahmen fithren.
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Abbildung 4.10: Anzahl der durchgefithrten DSA-Aufnahmen. (a) Balkendiagramm der unter-
suchten Patienten. (b) Boxplots der Aufnahmeanzahl (der jeweilige Mittelwert ist segmentiert
und der Median kompakt dargestellt). Die maximale Lange der Whisker ist auf das 1,5-Fache
des Interquartilsabstands beschrankt.

Um dem Anwender die Moglichkeit zu bieten, wihrend der Untersuchung die bereits
applizierte lokale Haut-Aquivalenzdosis abzuschétzen, wire eine Korrelation zwischen
H,(0,07) und einem der Monitoring-Parameter wiinschenswert. Eine Korrelation zwi-
schen angezeigter Strahlanforderungszeit und der Hautdosis ist wenig sinnvoll, da diese
die Exposition aufgrund von DSA-Sequenzen oder 3D-Rotationsangiographien nicht
erfasst. Somit kiime es zu extremen Uber- oder Unterschitzungen der Hautdosis.

Eine weitere Moglichkeit bietet das direkt gemessene Dosisflichenprodukt, das auch
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zur Abschétzung der effektiven Dosis verwendet wird. Der Zusammenhang zwischen
H,(0,07) und protokolliertem DFP ist in Abbildung 4.11(a) zu sehen. Die lineare An-
passung an eine Ursprungsgerade liefert folgende Steigung;:

Zwar ist mit steigendem DFP eine ansteigende Tendenz von H,(0,07) zu erkennen,
doch kommt es aufgrund erheblicher Schwankungen der Feldgréfle durch unterschied-
liche BV-Formate sowie variierender SIDs und Einblendungen zu Residuen von bis zu
3,4 Gy beziehungsweise 343 % beziiglich des linearen Verlaufs. Von der Verwendung von
Ju,(0,07) zur Abschétzung der Patientenhautdosis wird im Einzelfall somit dringend ab-
geraten. Lediglich bei grofleren Studien kann das DFP als Indikator fiir die mittlere
applizierte Hautdosis dienen.

Neben dem direkt gemessenen Dosisflichenprodukt wird auch die indirekt gemessene
Referenz-Luftkerma K, ¢ protokolliert. Fiir diese zeigt sich verglichen mit dem DFP
ein deutlich ausgepragterer linearer Zusammenhang zur lokalen H,(0,07) (siehe Ab-
bildung 4.11(b)). Die Steigung der linearen Anpassungsfunktion durch den Ursprung
betragt

Ja, 0,07 (K re.) = 0,844 £ 0,102. (4.3)

Die Steigung ist trotz Riickstreuungen kleiner als 1, da zum einen ein wesentlicher
Anteil von H,(0,07) durch Untertischprojektionen der Ebene A verursacht wird und
zum anderen der Abstand zwischen Quelle und Hautoberfliche im Mittel grofler als der
Referenzabstand von 60 cm ist. Da die Schwankungen der verwendeten SSDs wesentlich
geringer sind als die der Feldgréflen, kommt es hier zu maximalen Residuen von lediglich
0,36 Gy beziehungsweise 28 %.

51 i 5L Gleichung y=a*x |
° Steigung 0,844 (]
Kor. R-Quadr 0,99626
4 i 4 | |Residuen < 0,36 Sv (28%) i
> >
O €
E 3+ . i E 3 i
< <
S S
N N
2t 1z |
Gleichung y=a*x
1+ Steigung 0,07534 i 1 i
Kor. R-Quadra 0,80112
Residuen < 3,4 Sv (343%)
0 1 1 1 1 1 1 0 1 1 1 1 1 1
0 10000 20000 30000 40000 50000 60000 0 1 2 3 4 5 6
DFP / nGy>m’ K, ../ mGy
(a) (b)

Abbildung 4.11: Korrelation zwischen ermittelter lokaler Haut-Aquivalenzdosis und (a) pro-
tokolliertem Dosisflachenprodukt sowie (b) protokollierter Referenz-Luftkerma. Rot dargestellt
ist jeweils eine lineare Anpassungsfunktion (die Standardunsicherheiten sind der Ubersicht hal-
ber nicht dargestellt).

Dieser Verlauf lasst sich noch weiter verbessern, indem statt der Kerma am Referenz-
punkt durch Beriicksichtigung der variierenden Absténde die Kerma im SSD, also die
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Einfalldosis Ky, verwendet wird (sieche Abbildung 4.12). Hier ergibt sich durch die
lineare Anpassung an eine Ursprungsgerade eine Steigung von

pr(O»07) (KE) = 07959 + 071151 (44)

welche erwartungsgeméafl grofler als pr(o,o7)(Ka ref.) ist. Die maximalen Residuen be-
tragen lediglich 0,12 Gy beziehungsweise 9,5 %. Die Abweichungen kommen hier nur
noch durch variierende Strahlungsqualititen, unterschiedliche Anteile von Uber- und
Untertischprojektionen sowie statistische Schwankungen zustande. Die Einfalldosis bie-
tet somit in Verbindung mit fu 07y das am besten geeignete Mafl zur Abschétzung
der lokalen Haut-Aquivalenzdosis bei zerebralen Interventionen in der Angiographie.
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Abbildung 4.12: Korrelation zwischen ermittelter lokaler Haut-Aquivalenzdosis und Einfall-
dosis. Rot dargestellt ist eine lineare Anpassungsfunktion (die Standardunsicherheiten sind der
Ubersicht halber nicht dargestellt).

4.8 Vergleichsstudien und Konsequenzen fiir die kiinftige
Dosisiiberwachung

Bei der Betrachtung von vorhandenen Studien zur Dosisbelastung bei Interventionen
in der Neuroangiographie (Tabelle 4.1) zeigt sich eine grofle Heterogenitit in den Er-
gebnissen vergleichbarer Anwendungen, die auch bei der durchgefiihrten Studie zur
mechanischen Thrombektomie (siche Abbildung 4.8) zu beobachten ist. Neben der von
Einzelfall zu Einzelfall variierenden Komplexitit morphologischer Begebenheiten hangt
die Dosisbelastung des Patienten stark von der Erfahrung des Anwenders und der ver-
wendeten Anlage ab. Es lassen sich somit aus der durchgefithrten Studie keine allgemein
giiltigen Aussagen ableiten, bevor diese nicht durch vergleichbare Studien an weiteren
Standorten verifiziert wurden.

Nichtsdestotrotz lasst sich aus Tabelle 4.1 zumindest eine Tendenz ableiten. Vergli-
chen mit fritheren Studien zur Oberflichendosis und des Dosisflichenproduktes bei
Angioplastien und Neuroembolisationen kommt es bei der mechanischen Thrombekto-
mie zumindest zu vergleichbaren und teilweise sogar hoheren Dosisbelastungen. Da die
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4 Konversionsfaktoren und Ermittlung der Patientenhautdosis

Vergleichsstudien alle vor dem Jahre 2007 und somit noch an analogen Roéntgenbild-
verstiarkern durchgefithrt wurden, scheint die oft vertretene Ansicht ,Digitale Anlagen
fiihren zu einer Dosisreduktion®“ nicht zwangsléaufig korrekt zu sein. Vielmehr ermog-
licht die digitale Flachdetektortechnik immer komplexere Eingriffe, wodurch es zu einem
Anstieg der Strahlanforderungszeiten (siehe Tabelle 4.2) und der durchgefithrten DSA-
Sequenzen (nicht zuletzt wegen der erheblich leichteren Handhabung) kommen kann.
Genaue Vergleichsstatistiken zur Anzahl durchgefithrter DSA-Aufnahmen sind leider
nicht verfiigbar.

Quelle Oberflichendosis Mittleres DFP Anwendung
/ Gy / ¢Gy - cm?
Min. Max. Mittelwert
[EU93] N/A  N/A N/A 7.500 PTA
[MS95] 0,04 3,80 N/A N/A PTA
(Einfalldosis)
[EU93] N/A N/A N/A 7.200 PTA
[EU93] N/A N/A N/A 24.800 Neuroembolisation
[Bea94] 0,19 1,34 0,62 11.600 Neuroembolisation
[Mea00] N/A 4,00 N/A N/A Neuroembolisation
[Sea05] N/A 540 N/A N/A Neuroembolisation
[Mea95] N/A N/A N/A 12.200 Neuroembolisation
Vorliegende Arbeit 0,16 4,80 1,00 12.810 MT

(H,(0,07) / Gy)

Tabelle 4.1: Vergleichsstudien zur Dosisbelastung bei verschiedenen Neurointerventionen.
PTA = Perkutane transluminale Angioplastie, MT = Mechanische Thrombektomie.

Quelle Strahlanforderungszeit / min Anwendung
Min. Max. Mittelwert
[SS96] 8,5 28,4 13,9 PTA
[SS96] 8,6 52,1 18,0 Embolisation
[SA92 N/A N/A 18,8 PTA
[GE95] 10,0 20,0 N/A PTA
[BCI1] N/A N/A 59,8 Neuroembolisation
[Bea94] N/A N/A 43,3 Neuroembolisation
[EU93] N/A N/A 44,7 Neuroembolisation
[THO3| N/A 50,0 28,0 Neuroembolisation
[Sea00] N/A N/A 17,2 Embolisation
[Sea00] N/A  N/A 9,7 PTA
Vorliegende Arbeit 5,7 137,3 39,5 MT

Tabelle 4.2: Vergleichsstudien zur Strahlanforderungszeit (ohne Aufnahmen, Dokumentati-
on, DSA-Serien usw.) bei verschiedenen Neurointerventionen. PTA = Perkutane transluminale
Angioplastie, MT = Mechanische Thrombektomie.

Die Dosisliberwachung in der interventionellen Radiologie erfolgt wie auch in der dia-
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4.8 Vergleichsstudien und Konsequenzen fiir die kiinftige Dosisiiberwachung

gnostischen Radiologie durch die Messung des Dosisflichenprodukts. Dies bietet den
Vorteil einer einfachen Messbarkeit und der direkten Korrelation zum Risiko stochas-
tischer Strahlenschéden. Da sich der Grofiteil der Schlaganfallpatienten in einem fort-
geschrittenen Alter befindet und die weitere Lebenserwartung somit deutlich niedriger
ausféllt, ist auch das stochastische Strahlenrisiko verglichen mit der Normalbevolke-
rung als erheblich geringer einzuschéitzen. Die Schwellenwerte deterministischer Strah-
lenschéden hingegen sinken mit fortschreitendem Alter aufgrund der Degeneration der
Zellerneuerungsmechanismen. Aufgrund der auftretenden lokalen Haut-Aquivalenzdo-
siswerte von bis zu 4,8 Gy sind deterministische Strahlenschéden infolge einer mechani-
schen Thrombektomie nicht auszuschliefen und eine entsprechende Dosisiiberwachung
scheint dringlichst angezeigt. Neben Schidden der Haut sind auch Reaktionen ande-
rer oberflachennaher Strukturen wie der Ohrspeicheldriise und der Augenlinse moglich
(sieche Tabelle 2.2). Diese koénnen aber leicht durch eingeschrénkte Verwendung von
Ubertischprojektionen beziehungsweise primérer Verwendung von p.-a.-Projektionen
vermieden werden. Die grundsétzliche Aussage der Strahlenschutzkommission aus dem
Jahr 2007, dass bei der Durchfiihrung der Eingriffe an geeigneten neuroradiologischen
Zentren durch im Strahlenschutz erfahrenes Fachpersonal in der interventionellen Neu-
roradiologie kein deterministischer Schaden zu erwarten sei [SSKO07], kann durch die
durchgefithrte Studie beziiglich der mechanischen Thrombektomie nicht vollends be-
stitigt werden. Im Regelfall liegt die lokale Haut-Aquivalenzdosis zwar in einem un-
bedenklichen Bereich von weniger als 0,54 Gy, dennoch kommt es trotz modernster
Technik in 6% der Fille zu einer Uberschreitung der Schwellendosis von 3 Gy. Zu-
dem sollte dem fortgeschrittenen Patientenalter und der dosimetrischen Vorbelastung
mehrerer diagnostischer CTs Rechnung getragen werden. Aus diesem Grund wird ei-
ne Uberwachungsdosis von 1 Gy empfohlen, bei deren Uberschreitung die Patienten in
den Folgetagen nach der Untersuchung erneut vorstellig werden sollten. Diese wird in
immerhin 36 % der untersuchten Félle erreicht.

Da das Dosisflichenprodukt ein schlecht geeigneter Parameter zur Abschéatzung der lo-
kalen Haut-Aquivalenzdosis ist (siche Abbildung 4.11(a)), ist neben dem DFP die direk-
te Messung einer weiteren Grofle angezeigt. Deshalb wird oft versucht, eine Korrelation
zwischen Strahlanforderungszeit und Patientenexposition herzustellen. Dies ist aber
insbesondere an digitalen Anlagen durch leicht verdnderbare Parameter, wie beispiels-
weise der Pulsfrequenz, nur schwer moglich. Zudem wird dabei die zusétzliche Exposi-
tion aufgrund von Aufnahmeserien, die einen dhnlichen Beitrag wie die Durchleuchtung
zur Gesamtdosis leisten, nicht mit erfasst. Somit wird ein Monitoring der Strahlanfor-
derungszeit das Potenzial deterministischer Schiden im Regelfall unterschétzen. Die
beste Moglichkeit zur Abschétzung lokaler Dosisgrofien scheint die direkte Messung
der Luftkerma darzustellen. Dies kann mit kombinierten Messkammern, die aus einem
DFP-DIAMENTOR und einer kleineren Messkammer im Zentrum bestehen, realisiert
werden. Dies ermoglicht die gleichzeitige direkte Messung von Dosisflachenprodukt und
Luftkerma, die mithilfe eines zusétzlichen Abstandssensors in die Einfalldosis transfor-
miert werden kann. Zwischen Einfalldosis und lokaler Haut-Aquivalenzdosis konnte eine
lineare Korrelation hergestellt werden, sodass bei den betrachteten Fallen von mecha-
nischen Thrombektomien im Schédelbereich die Verwendung des mittleren Konversi-
onsfaktors fy, (0,07 (Kg) = 0,959 & 0,115 mdglich ist.
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5 Untersuchung des
Dosisreduktionspotentials

Das Artis zee biplane System bietet dem Anwender die Moglichkeit wédhrend der Unter-
suchung Einfluss auf Strahlungs- und Patientenlagerungsparamter zu mnehmen, sodass
die Bildqualitat immer den aktuellen Bediirfnissen entsprechen kann. Der Anwender ist
somit zu jedem Zeitpunkt in der Lage, aktives Dosismanagement zu betreiben. Im ersten
Teil dieses Kapitels wird der quantitative Einfluss einiger variabler Gerdteparameter auf
die lokale Haut-Aquivalenzdosis im Kopfbereich erértert. Der daraus resultierende Ein-
fluss auf die Bildqualitdt wird im zweiten Teil des Kapitels mithilfe von objektiven und
subjektiven Kriterien untersucht. Dabei sollen letztere die speziellen Anforderungen an
die Bildqualitdt bei einer mechanischen Thrombektomie beriicksichtigen. Abschlieflend
erfolgt eine Diskussion, inwieweit sich das Dosismanagement der behandelnden Arzte
der in Kapitel 4.7 durchgefiihrten Studie verbessern ldsst.

Die Angabe der Unsicherheiten erfolgt stets gemdfs [DIN99] und zu einem Erweite-
rungsfaktor von k = 1 (fiir nahere Angaben siehe Anhang A.1).

5.1 Einfluss variabler Geriateparameter auf H,(0,07)

Der Anwender kann wahrend der Untersuchung am Artis zee biplane durch Varia-
tion verschiedener Parameter direkten Einfluss auf die Dosisbelastung des Patienten
nehmen. Dazu zdhlen in erster Linie Parameter, die die Strahlungsqualitéit direkt be-
einflussen, wie Durchleuchtungs- beziehungsweise Aufnahmemodus, Puls- beziehungs-
weise Bildfrequenz, BV-Format und Verwendung des Streustrahlenrasters. Aber auch
geometrische Parameter, wie der Abstand zwischen Quelle und Hautoberfliche bezie-
hungsweise Bildempfianger und Angulationen der C-Bégen kénnen die Patientenexpo-
sition beeinflussen. Diese Einfliisse werden nun im Folgenden mit Bezug auf die lokale
Haut-Aquivalenzdosis quantifiziert.

Einfluss des Modus und der Puls- bzw. Bildfrequenz

In Abbildung 5.1 kann der Einfluss der verfiigharen Puls- beziehungsweise Bildfre-
quenz fiir die bei zerebralen Anwendungen verwendeten Modi auf die lokale Haut-
Aquivalenzdosisleistung nachvollzogen werden. Es handelt sich dabei um die Durch-
leuchtungsmodi FL-, FL und FL+ sowie die Aufnahmemodi LD Cerebral und Cerebral,
deren Einstellungen der Tabelle in Anhang A.7 zu entnehmen sind.

Fiir die Puls- und Bildfrequenzen zeigt sich fiir alle Modi der erwartete lineare Verlauf.
Eine Halbierung der Pulsfrequenz fiihrt somit auch in etwa zu einer Halbierung von
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H,(0,07). Zudem ist ersichtlich, dass die Wahl eines anderen Durchleuchtungs- bezie-
hungsweise Aufnahmemodus zu Hautdosisleistungsdifferenzen von 40 bis 60 % fiihrt.
Bei der in Kapitel 4.7 beschriebenen Studie zur mechanischen Thrombektomie wur-
den, entsprechend der Standardeinstellungen, ausschliefilich Pulsfrequenzen von 10 P /s
(Modus FL) und Bildfrequenzen von 4 B/s (Modus LD Cerebral) verwendet.

Geméf der Werte in Abbildung 5.1(a) wird die Schwellendosis fiir Hautreaktionen von
3 Gy bei der Verwendung von FL- nach einer Strahlanforderungszeit von 905 Minuten,
bei FL nach 428 Minuten und bei FL+ nach 232 Minuten erreicht. Die in [SSK07] an-
gegebenen Werte von 150 Minuten (Normal-Mode) und 15 Minuten (High-Level-Mode)
werden somit um den Faktor 2,8 beziehungsweise 15 {ibertroffen, sofern FL. mit dem
Normal- und FL+ mit dem High-Level-Mode gleichgesetzt wird. Es sei jedoch dar-
auf hingewiesen, dass sich die Werte in Abbildung 5.1 auf ein BV-Format von 32 cm,
einen SSD von 60 c¢m, einen SID von 100 cm und die p.-a.-Projektionsrichtung beziehen,
wobei eine Abhéangigkeit von der Projektionsrichtung nicht nachgewiesen werden konn-
te. Bei davon abweichenden Bedingungen miissen die hier gemachten Angaben geméf
der folgenden Abschnitte angepasst werden. Beispielsweise verringert sich die mogliche
Strahlanforderungszeit bei Verwendung eines BV-Formats von 22 cm statt 32cm um
einen Teilungsfaktor von circa 1,5. Die Rahmenbedingungen der in [SSK07] gemachten
Angaben sind nicht bekannt.

Die relativen Standardunsicherheiten der angegeben Werte fiir Hp(0,07) betragen <
2,64 %
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Abbildung 5.1: Lokale Haut-Aquivalenzdosisleistung in Abhéngigkeit vom Durchleuchtungs-
(li.) beziehungsweise Aufnahmemodus (re.) und der Puls- (li.) beziehungsweise Bildfrequenz
(re.). Man beachte die unterschiedlichen Groflenordnungen. Sonstige Einstellungen: BV-
Format =32 cm, SID =100 cm, SSD =60 cm, Projektionsrichtung =p.-a.

Einfluss des Streustrahlenrasters

Das Reduktionspotential der lokalen Haut-Aquivalenzdosis durch Anwendungen ohne
Streustrahlenraster ist fiir die verwendeten Modi in Abbildung 5.2 dargestellt. Demnach
kann durch den Verzicht auf das Streustrahlenraster zwischen 40 und 60 % der Dosis
eingespart werden. Dies ist konsistent mit den in der Literatur zu findenden Schwé-
chungsfaktoren fir Streustrahlenraster von 1,4 bis 1,6 [ADJS12].

Die geschétzten relativen Standardunsicherheiten der angegebenen Werte fiir Hp (0,07)
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betragen < 2,64 %.
Bei der durchgefiihrten Studie wurden alle Untersuchungen mit Streustrahlenraster
durchgefithrt, womit den Vorgaben der Rontgenschutzverordnung bei Interventionen
entsprochen wurde.
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Abbildung 5.2: Lokale Haut-Aquivalenzdosisleistung fiir Projektionen mit und ohne Streu-
strahlenraster. Sonstige Einstellungen: BV-Format =32 cm, SID =100 cm, SSD =60cm, Pro-
jektionsrichtung = p.-a., Pulsfrequenz = 10 P /s, Bildfrequenz=4B/s.

Einfluss des BV-Formats

In Abbildung 5.3 ist die relative lokale Haut-Aquivalenzdosisleistung fiir die verfiig-
baren Durchleuchtungs- und Aufnahmemodi in Abhéngigkeit von den moglichen BV-
Formaten dargestellt, wobei auf den jeweils hochsten Wert normiert wurde. Der grofite
Dosisgradient von 30 bis 40 % ist zwischen den BV-Formaten 32 cm und 42 cm zu ver-
zeichnen. Bei letzterem werden bei der fiir die Belichtungssteuerung relevanten Durch-
leuchtung in horizontaler und vertikaler Richtung jeweils zwei Pixel zusammengefasst
und die Pixelgrofie somit vervierfacht (siehe auch Tabelle 3.1). Eine Vergrofilerung des
Formates von 42 cm auf 48 cm liefert hingegen keine Dosisreduktion, da hier nur von
einem quadratischem auf ein rechteckiges Format gewechselt wird. Neben einer Haut-
dosisreduktion von bis zu 70 % zwischen grofitem und kleinstem Format, ist auch hier
wieder das grofle Einsparungspotential durch Wahl eines geeigneten Modus zu erken-
nen. So fithrt der Durchleuchtungsmodus FL- bei einem Format von 16 cm noch immer
zu einer vergleichbaren Hautexposition wie der Durchleuchtungsmodus FL bei einem
Format von 42cm. Ahnliches gilt fiir die Aufnahmemodi LD Cerebral und Cerebral.
Eine Abhéngigkeit der in Abbildung 5.3 dargestellten Relativwerte von anderen Pa-
rametern wie Projektionsrichtung, SSD, SID oder Puls- beziehungsweise Bildfrequenz
zeigte sich wihrend der Messungen nicht. Die geschétzten relativen Standardunsicher-
heiten der angegebenen Werte betragen < 2,64 % fiir die Durchleuchtungsmodi und
7,5 % fir die Aufnahmemodi.

89



5 Untersuchung des Dosisreduktionspotentials

[ Cerebral
1,0 1,0 [ LD Cerebral ||
0,8 0,8
N N
< <
ga 0,6 ea_ 0,6
B -
204 204
02 0,2
0,0 0,0
16 22 32 42 48 11 16 22 32 42 48
BV-Format / cm BV-Format / cm
(a) Durchleuchtung (b) Aufnahme

Abbildung 5.3: Relative lokale Haut-Aquivalenzdosisleistung (normiert auf den jeweili-
gen Maximalwert) in Abhédngigkeit vom BV-Format. Sonstige Einstellungen: SID =100 cm,
SSD =60 cm, Projektionsrichtung = p.-a., Pulsfrequenz = 10 P /s, Bildfrequenz =4B/s.

Die bei den Studienpatienten verwendeten BV-Formate hingen stark von der Projekti-
onsrichtung beziehungsweise Ebene ab. Bei Ebene A konnten BV-Formate von 11 cm
bis 42 cm beobachtet werden, wobei die Formate 16cm und 22cm mit Abstand am
haufigsten zum Einsatz kamen. Bei der Ebene B hingegen wurden fast ausschliefilich
die Formate 32 cm sowie 42 cm und in Ausnahmeféllen das Format 22 cm verwendet.

Einfluss des SSDs und SIDs

Die Abhéngigkeit der Hautdosisleistung vom SSD kann fiir die drei Durchleuchtungs-
modi der Abbildung 5.4(a) entnommen werden. Zusétzlich ist der geméafl Abbildung 4.2
zu erwartende quadratische Verlauf rot segmentiert dargestellt. Es zeigt sich, dass die
relative Dosisreduktion mit gréfler werdendem SSD vom erwarteten Verlauf abweicht.
Dies liegt an der geringer werdenden Distanz von Streukorper und Flachdetektor (ISD).
Je kleiner der Abstand ist, desto mehr Streustrahlung erreicht den Flachdetektor und
desto eher ist auch die von der Belichtungsautomatik geforderte Signalstirke erreicht.
Dies gilt fiir alle Modi gleichermaflen, wobei die relative Dosisabnahme beim Durch-
leuchtungsmodus FL- am stédrksten ist, da es hier aufgrund der Strahlungsqualitit zu
einer ausgepragteren Streustrahlung kommt als bei den tibrigen Modi. Das gleiche Ver-
halten kann auch fiir einen kleiner werdenden SID in Abbildung 5.4(b) beobachtet
werden, weshalb auch vom doppelten Abstandsquadratgesetz gesprochen wird.
Zusétzlich sind die bei der Studie auftretenden SSDs (Abbildung 5.4(c)) und SIDs (Ab-
bildung 5.4(d)) mithilfe von Boxplots fiir beide Ebenen dargestellt. Bei der Ebene A
wurden SSDs von 52,2 cm bis 65,8 cm (im Mittel 62,4 cm) und SIDs von 90,1 cm bis
120 cm (im Mittel 103,1 cm) verwendet. Fiir Ebene B ist die Streuung deutlich gerin-
ger. Im Regelfall betrug der SSD hier 65 cm und der SID 121,7 cm. Dies entspricht den
Standardeinstellungen, von denen nur in Einzelfidllen abgewichen wurde.
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Abbildung 5.4: Relative lokale Haut-Aquivalenzdosisleistung (normiert auf den jeweili-
gen Maximalwert) in Abhéngigkeit vom (a) SSD und (b) SID. Sonstige Einstellungen: Mo-
dus = Durchleuchtung, BV-Format = 32 cm, Projektionsrichtung = p.-a., Pulsfrequenz =10P /s.
Boxplot der bei den Studienpatienten auftretenden (c¢) SSDs und (d) SIDs (d) (der jeweili-
ge Mittelwert ist segmentiert und der Median kompakt dargestellt). Die maximale Lange der
Whisker ist auf das 1,5-Fache des Interquartilsabstands beschrankt.

Das vermehrte Eintreffen von Streustrahlung aufgrund des geringeren ISD bei griéfie-
rem SSD oder kleinerem SID resultiert in einer verminderten Bildqualitdt. Der Effekt
des doppelten Abstandsquadratgesetzes kann sich jedoch auch zum Dosismanagement
zunutze gemacht werden. Werden SSD und SID gleichermaflen vergroflert und der ISD
konstant gehalten, so verringert sich die Patientenexposition, ohne dass mehr Streu-
strahlung den Flachdetektor erreicht. Da sich zugleich das Verhaltnis von ISD zu SSD
verringert, ist durch geringere Halbschatteneffekte geméfl Gleichung 2.29 sogar mit
einer Verbesserung der Bildqualitit zu rechnen. In Abbildung 5.5 ist die relative Ab-
nahme von Hp((),O?) in Abhéngigkeit vom Verhéltnis von ISD zu SSD fiir einen ISD von
36,18 cm und den Durchleuchtungsmodus FL- exemplarisch dargestellt. Die geschéatz-
ten relativen Standardunsicherheiten der relativen Dosiswerte betragen 7,5 % und die
der ISD/SSD-Verhéltnisse < 3,9 %.

Die Abnahme der lokalen Haut-Aqivalenzdosis in Abhéngigkeit vom SSD bei konstan-
tem ISD kann relativ zu der Dosis in einem Referenzabstand von SSDg durch folgende
Gleichung beschrieben werden:

. 1 ISD? ISD
H,(0,07) . = - 2. 1 5.1
p(0.07)wa (ISD/SSDy, + 1)? <SSD2 SSD ) (5-1)

Dies kann auch als ,,Inverse Air-Gap Technique® bezeichnet werden, da hier das doppel-
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5 Untersuchung des Dosisreduktionspotentials

te Abstandsquadratgesetz zur Dosisreduktion und nicht zur Reduktion von Streustrah-
lung in der Bildempfingerebene verwendet wird (siehe auch Abschnitt 2.3.4). Dieses
Vorgehen ist jedoch nur bei monoplanaren Anwendungen méglich, da sich das Decken-
stativ (Ebene B) beziiglich der Hohe nicht verstellen ldsst. Die moglichen SSDs bei
biplanaren Anwendungen beschrinken sich aus diesem Grund auf einen Bereich von
circa 60 cm bis 70 cm. Bei den acht monoplanar durchgefithrten Interventionen in der
betrachteten Studie kam es zu ISDs von 34,2 cm bis 40,1 cm und ISD /SSD-Verhéltnissen
von 0,54 bis 0,74.
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Abbildung 5.5: Relative lokale Haut-Aquivalenzdosisleistung (normiert auf den Maximal-
wert) in Abhéngigkeit vom Verhéltnis von ISD zu SSD bei einem konstanten ISD von 36,18 cm.
Sonstige Einstellungen: Modus = FL-, BV-Format = 32 cm, Projektionsrichtung = p.-a., Pulsfre-
quenz =10P/s.

5.2 Einfluss variabler Gerateparameter auf die
Bildqualitit

Eine Reduktion der Dosis pro Bild geht immer mit einer Reduktion der Bildqualitét ein-

her. Aus diesem Grund wurden die Auswirkungen der verschiedenen Durchleuchtungs-

und Aufnahmemodi sowie der BV-Formate auf einige objektive Bildqualitatskriterien
und die subjektive Bildwahrnehmung untersucht.

Objektive Bildqualitat

Als objektive Kriterien fiir die Bildqualitdt wurden an den Detailkontraststufen 9 und
11 des Primus A Priifkérpers das SNR, der Grauwertgradient im Bereich des Dichte-
sprungs und die Modulation untersucht. Auflerdem erfolgte mithilfe des Bleistrichras-
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5.2 Einfluss variabler Gerdteparameter auf die Bildqualitét

ters des Priifkdrpers die Bestimmung der Grenzauflosung.

Die Abhéngigkeit des SNR’s von den Durchleuchtungs- und Aufnahmemodi ist in Ab-
bildung 5.6 dargestellt. Grundsétzlich zeigt sich die zu erwartende Verschlechterung des
SNR’s bei der Verwendung eines dosissparenden Modus, wobei dies bei den Aufnahme-
modi deutlich ausgepragter als bei den Durchleuchtungsmodi der Fall ist. Zudem liegt
zwischen den SNRs der Aufnahmemodi und der Durchleuchtungsmodi bei gleichem BV-
Format ein Faktor von 2 bis 6. Dies liegt an der Verwendung der Aufnahmemodi fiir die
digitale Subtraktionsangiographie, bei der ein erhthtes Quantenrauschen schnell in der
Bildung von Artefakten resultieren kann. Auch mit steigendem BV-Format sinkt das
SNR der Dosis entsprechend, jedoch zeigt sich bei der Durchleuchtung ein kollektiver
Anstieg des SNR’s beim Wechsel des Formats von 32cm auf 42cm. An dieser Stelle
werden in der Pixelmatrix des Flachdetektors 4 Pixel zusammengefasst, wodurch sich
die Pixelfliche vergroflert und mehr Signal trotz sinkender Dosis aufgenommen werden
kann. Bei den Aufnahmemodi ist dies beim Ubergang der BV-Formate 22 cm und 32 cm
der Fall (siehe auch Tabelle 3.1). Durch den Verzicht auf das Streustrahlenraster zeigt
sich sowohl bei der Durchleuchtung als auch bei der Aufnahme ein minimales Absinken
des SNR’s.
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Abbildung 5.6: Abhingigkeit des SNR’s von Modus und BV-Format. (a) Durchleuchtungsmo-
di mit Streustrahlenraster. (b) Aufnahmemodi mit Streustrahlenraster. (¢) Durchleuchtungs-
modi ohne Streustrahlenraster. (d) Aufnahmemodi ohne Streustrahlenraster.
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5 Untersuchung des Dosisreduktionspotentials

In Abbildung 5.7 kann die Abhéngigkeit des Grauwertgradienten S im Dichtesprung
zwischen den Detailkontraststufen 9 und 11 des Priifkérpers nachvollzogen werden.
Tendenziell ist der Gradient ausgepragter je grofler die Dosis pro Bild ist. So sinkt er
durch die Wahl eines dosissparenden Modus oder eines grofleren BV-Formats. Es zeigt
sich jedoch insbesondere bei kleinen BV-Formaten bei der Durchleuchtung ein gréfie-
rer Grauwertgradient als bei der Aufnhame, obwohl die Dosis pro Bild hier um eine
GroBenordnung hoher ist (siehe Abbildung 5.1(a)). Dies liegt an dem hoheren Kan-
tenanhebungsfaktor, der bei den Durchleuchtungsmodi verwendet wird. Dieser fiihrt
jedoch auch zu einem erhéhten Quantenrauschen, das, wie oben bereits erwdhnt, in
der Artefaktbildung bei der digitalen Subtraktionsangiographie resultieren kann und
bei Aufnahmemodi deshalb nur begrenzt verwendet wird. Der Verzicht auf das Streu-
strahlenraster bewirkt hier nur eine geringfiigige bis keine Verschlechterung des Para-
meters. Diese ist jedoch auch nicht zu erwarten, da zunehmende Streustrahlung, wie in
Abschnitt 2.3.4 beschrieben, nicht zu einer Verschlechterung der Auflésung beziehungs-
weise Zeichenschérfe fiihrt. In einigen Féllen kommt es bei kleineren BV-Formaten sogar
zu einem Anstieg des Grauwertgradienten.
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Abbildung 5.7: Abhingigkeit des Grauwertgradienten von Modus und BV-Format. (a) Durch-
leuchtungsmodi mit Streustrahlenraster. (b) Aufnahmemodi mit Streustrahlenraster. (¢) Durch-
leuchtungsmodi ohne Streustrahlenraster. (d) Aufnahmemodi ohne Streustrahlenraster.
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5.2 Einfluss variabler Gerdteparameter auf die Bildqualitét

Fiir die Grenzauflosung zeigt sich in Abbildung 5.8 ein ganz &hnliches Verhalten wie fiir
den Grauwertgradienten. Auch hier ist eine Proportionalitit zwischen Dosis und Auf-
l6sung zu beobachten, wobei die Wahl des BV-Formats der entscheidendere Faktor zu
sein scheint. Die Auswirkung der Moduswahl ist insbesondere bei grolen BV-Formaten
sehr gering bis nicht vorhanden. Auch zeigt sich kein signifikanter Unterschied zwischen
Durchleuchtungs- und Aufnahmemodi. Die grofite Zunahme der Auflésung findet bei
der Durchleuchtung wiederum aus den zuvor genannten Griinden beim Wechsel des
Formats von 42 cm auf 32cm und bei der Aufnahme von 32 cm auf 22 cm statt. Eine
Abhéngigkeit der Grenzauflésung von der Verwendung des Streustrahlenratsers ist wie
zu erwarten auch hier nicht nachweisbar.
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Abbildung 5.8: Abhingigkeit der Grenzauflésung in Linienpaaren pro Millimeter von Mo-
dus und BV-Format. (a) Durchleuchtungsmodi mit Streustrahlenraster. (b) Aufnahmemodi
mit Streustrahlenraster. (¢) Durchleuchtungsmodi ohne Streustrahlenraster. (d) Aufnahmemo-
di ohne Streustrahlenraster.

Eine signifikante Abhéngigkeit der Modulation von Modus und BV-Format konnte nicht
nachgewiesen werden.

Subjektive Bildqualitat

Zur Bewertung der subjektiven Bildqualitdt wird die Sichtbarkeit von mikrochirurgi-
schem Material in einem Alderson-Rando Kopfphantom auf Hohe der Arteria cerebri
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5 Untersuchung des Dosisreduktionspotentials

media von zwei erfahrenen Radiologen unabhéngig voneinander beurteilt. Das mikro-
chirurgische Material besteht aus einem Mikrokatheter und einem entfalteten Stent-
Retriever. Dabei handelt es sich um die kleinsten Strukturen, die bei der Durchfithrung
einer mechanischen Thrombektomie mittels Durchleuchtung noch erkennbar sein miis-
sen. Die Bewertung erfolgt mithilfe eines Punkteschemas von 1 bis 5 wobei 1 fiir eine
optimale Erkennbarkeit aller Strukturen und 5 fiir keine Erkennbarkeit steht. Ab einer
Bewertung von 3 gelten die Strukturen als ausreichend gut erkennbar, wodurch die
Bildqualitdt den Anforderungen einer mechanischen Thrombektomie gerade noch ge-
niigt. Zwischen den Bewertungen der Radiologen kam es zu einer maximalen Differenz
von einem Bewertungspunkt.

Die mittleren Bewertungen sind in Abhédngigkeit vom Durchleuchtungsmodus und BV-
Format mit und ohne Streustrahlenraster in Abbildung 5.9 dargestellt. Es zeigt sich
eine Verbesserung der Bewertung mit zunehmender Dosis pro Bild beziehungsweise ei-
ne Verschlechterung der Bewertung fiir héhere BV-Formate oder dosissparende Modi.
Ab einem BV-Format von 22 cm erreichen alle drei Durchleuchtungsmodi eine Bewer-
tung von mindestens 3 und somit eine zumindest ausreichende Bewertung, sodass hier
eine Verwendung des Modus FL- nicht unverniinftig zu sein scheint. Die Verschlechte-
rung der Bildbewertung durch den Verzicht auf das Streustrahlenraster ist marginal,
sodass auch hier ab einem BV-Format von 22 cm Bewertungen von 3 und besser erreicht
werden. Es sei jedoch darauf hingewiesen, dass dies vermutlich auf die geringen Streuei-
genschaften des Schédels zuriickzufiihren ist und keinesfalls auf Durchleuchtungen des
Thorax oder des Abdomens zutreffen muss.
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Abbildung 5.9: Abhéngigkeit der subjektiven Bildbewertung beziiglich der Erkennbarkeit von
Mikrokatheter und Stent-Retriever von Durchleuchtungsmodus und BV-Format (eine ausrei-
chende Erkennbarkeit liegt fiir die Bewertungen unterhalb der roten Markierung vor). (a) Mit
Streustrahlenraster. (b) Ohne Streustrahlenraster.

Der Verlauf der subjektiven Bildbewertungen entspricht am ehesten denen der Gren-
zauflosung und des Grauwertgradienten. Die sich ergebene Korrelation zwischen sub-
jektiver Bildbewertung und objektiven Bildqualitdtskriterien kann fiir die Grenzauf-
16sung in Abbildung 5.10(a) und fiir den Grauwertgradienten in Abbildung 5.10(b)
nachvollzogen werden. Die grauen Fiillflichen umfassen alle auftretenden Datenpaare
von Bildbewertung und Grenzauflésung beziehungsweise Bildbewertung und Grauwert-
gradient. Demnach treten erste akzeptable Bildqualitédten ab einer Grenzauflésung von
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2,0Lp/mm und/oder einem Grauwertgradienten von 1175 auf. Ab einer Grenzauflo-
sung von 2,2 Lp/mm und/oder einem Grauwertgradienten von 1460 zwischen den Dy-
namikstufen 9 und 11 des Primus A Priifkorpers sollten alle Durchleuchtungsbilder den
Anforderungen der mechanischen Thrombektomie gerecht werden.

Bewertung
Bewertung

800 1000 1200 1400 1600 1800 2000 2200
S

(b)

Abbildung 5.10: Korrelation zwischen subjektiver Bildbewertung und objektiven Bildquali-
tatskriterien. (a) Bildbewertung und Grenzauflésung. (b) Bildbewertung und Grauwertgradient.
(Eine ausreichende Erkennbarkeit liegt fiir Grenzauflosungen und Gradienten oberhalb der roten
Markierungen vor)

5.3 Diskussion des Dosisreduktionspotentials

Die Messungen des Einflusses der wiahrend der Untersuchung zur Verfiigung stehenden
Geriteparameter auf die lokale Haut- Aquivalenzdosisleistung des Patienten zeigten das
enorme Potential des Artis zee biplane Systems zum aktiven Dosismanagement durch
den Anwender.

Zwischen Patientenhautdosis und Puls- beziehungsweise Bildfrequenz konnte eine di-
rekte Linearitdt nachgewiesen werden. Somit bietet das Verringern der voreingestellten
Pulsfrequenz von 10 P/s oder der Bildfrequenz von4/s, von denen bei keinem Studien-
patienten abgewichen wurde, dem Anwender eine erste Moglichkeit, die Patientenex-
position zu reduzieren.

Waiéhrend bei den DSA-Sequenzen hauptséchlich der dosissparende Modus LD Cerebral
verwendet wird, kommt bei der Durchleuchtung ausnahmslos der mittlere Modus FL
zum Einsatz. Messungen zur objektiven und vor allem subjektiven Bildqualitéit zeigten
jedoch, dass auch der dosissparende Modus FL- zufriedenstellende Durchleuchtungsbil-
der erzeugen kann und somit eine Dosisreduktion bis zu 50 % moglich ist. In jedem Fall
erscheint es sinnvoll, mit moglichst niedrigen Einstellungen fiir Puls- beziehungsweise
Bildfrequenz und Modus zu beginnen und diese bei Bedarf zu steigern.

Der Einfluss des Streustrahlenrasters war bei allen untersuchten Bildqualitdtskrite-

rien, ob objektiv oder subjektiv, vernachléssigbar, sodass der Verzicht auf das Streu-
strahlenraster fiir Interventionen im Schéidelbereich eine denkbare Option darstellt.
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Insbesondere fiir Patienten, bei denen sich eine hohe Durchleuchtungszeit und/oder
Aufnahmeanzahl abzeichnet, bietet auch dies die Mdglichkeit, die Dosisbelastung auf
bis zu 50 % zu reduzieren. Sollte es wider Erwarten doch zu einer Verschlechterung der
Bildqualitdt kommen, kann versucht werden, dies mittels Air-Gap Technique zu kom-
pensieren. In Kombination mit der Verwendung des Durchleuchtungsmodus FL- statt
FL ist in Einzelfdllen sogar eine Dosisreduktion von bis zu 75 % moglich.

Die Unterschiede zwischen Ebene A und B beziiglich der bei den Studienpatienten
verwendeten BV-Formate kann durch die primére Verwendung der Ebene A zur Durch-
leuchtung erkliart werden. Die Untersuchungen zum subjektiven Bildeindruck zeig-
ten, dass bei der Durchleuchtung die mit Ebene A genutzten BV-Formate von 22 cm
und kleiner nétig sind, um die feinen Strukturen des Mikrokatheters und des Stent-
Retrievers auflésen zu kénnen. Die Ebene B wird hingegen in erster Linie zur Aufnahme
von DSA-Sequenzen und somit zur Beobachtung der Kontrastmittelverteilung genutzt,
bei der aufgrund der gréfleren genutzten BV-Formate von 32 ¢cm beziehungsweise 42 cm
scheinbar eine geringere Auflésung benétigt wird. Dennoch wird bei biplanaren DSA-
Sequenzen das niedrigere BV-Format in Ebene A beibehalten, obwohl ein Umschalten
des Formats moglich wére. Die Rechtfertigung dafiir ist zumindest nicht offensichtlich
und eine moégliche Dosisersparnis somit denkbar.

Bei monoplanaren Anwendungen kann auflerdem mithilfe der inversen Air-Gap Tech-
nique, also der Verringerung des Verhéltnisses von ISD zu SSD bei konstantem ISD,
die Patientenexposition reduziert und die Bildqualitit gleichzeitig verbessert werden.
Bei der Betrachtung der verwendeten Einstellungen fiir die acht monoplanar durchge-
fiihrten Thrombektomien der Studie wéire somit eine zuséitzliche Reduktion der lokalen
Haut- Aquivalenzdosis von 5 bis 20 % moglich.
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In dieser Arbeit sollte die Aussage der Strahlenschutzkommission aus dem Jahre 2007
iberpriift werden, geméfl derer in der interventionellen Neuroangiographie bei fach-
gerechter Durchfithrung keine deterministischen Strahlenschiden zu erwarten seien.
Weiterhin sollte in diesem Zusammenhang untersicht werden, ob sich das Dosisflachen-
produkt zur Abschéitzung des Risikos deterministischer Strahlenschiden eignet und
diesbeziiglich als alleiniges Kriterium dienen kann.

Auflerdem wurde untersucht, welches Potenzial hinsichtlich des aktiven Dosismanage-
ments ein moderner angiographischer Arbeitsplatz bietet und ob dies von den prakti-
zierenden Radiologen vollends ausgenutzt wird.

Mithilfe von Luftkermamessungen an der Oberflache eines Alderson-Rando Kopfphan-
toms ist es gelungen, Konversionsfaktoren zwischen Einfalldosis und Oberflaichendosis
in Abhéngigkeit der Strahlungsqualitit und der Projektionsrichtung zu ermitteln. Diese
kénnen zusammen mit den im Untersuchungsprotokoll gespeicherten Strahlungsdaten
zur nachtriiglichen Bestimmung der lokalen Haut- Aquivalenzdosis von Patienten infolge
angiographischer Anwendungen im Schédelbereich genutzt werden. Mithilfe der Konver-
sionsfaktoren wurde eine retrospektive Kurzstudie der Hautexposition von 50 Patienten
durchgefiihrt, die sich in der interventionellen Radiologie des Klinikums Dortmund ei-
ner mechanischen Thrombektomie unterzogen haben. Dabei traten Hautdosiswerte von
0,16 Gy bis 4,80 Gy auf, wobei der Mittelwert bei circa 1 Gy lag, bei geschétzten Stan-
dardunsicherheiten zwischen 10% und 12%. Der von der Strahlenschutzkommission
empfohlene Schwellenwert von 3 Gy fiir deterministische Strahlenreaktionen der Haut
wurde in 3 von 50 Féllen (6 %) tiberschritten. Der Wert des Medians von 0,54 Gy zeigt,
dass im Regelfall tatsdchlich nicht mit deterministischen Strahlenschiden zu rechnen ist.
Bei den Schwellenwerten handelt es sich jedoch um geschlechts- und altersunspezifische
Mittelwerte. Bei einem durchschnittlichen Patientenalter von 72,4 Jahren erscheint es
jedoch angebracht, die Schwellendosis aufgrund der Degeneration der Zellerneuerungs-
mechanismen herabzusetzen. Zudem fithrt die vorangegangene Akutdiagnostik durch
CT, CT-Angio und CT-Perfusion schon im Vorfeld der Intervention zu einer erhebli-
chen kumulativen Strahlenbelastung der Patienten. Aus diesem Grunde erscheint die
Verwendung einer konservativeren Uberwachungsdosis von 1 Gy sinnvoller, bei deren
Uberschreitung Patienten in den Folgetagen erneut vorstellig werden sollten. Diese
Uberwachungsdosis wird in 18 von 50 Fillen (36 %) iiberschritten. Die eingangs er-
wahnte Aussage der Strahlenschutzkommission kann somit im Falle der mechanischen
Thrombektomie nicht vollends bestéitigt werden. Dass sich die Dosisbelastung trotz
modernster Technik im Vergleich zu fritheren Studien beziiglich Embolisationen und
Angioplastien nicht wesentlich reduziert hat, ist in erster Linie der hohen Komple-
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xitdt des Verfahrens geschuldet. Somit kommt es in aller Regel zur Ausnutzung der
frither nicht verfligbaren Moglichkeit der biplanaren Anwendung und einem Anstieg
der Strahlanforderungszeiten. Diese reichten von 5,7 bis 137,3 Minuten und betrugen
im Mittel 39,5 Minuten. Auch die Anzahl der durchgefiihrten DSA-Aufnahmen von
114 bis 1236 Aufnahmen pro Patient (im Mittel 398) ist durchaus beachtlich. Die Bei-
trage von Durchleuchtung und DSA-Aufnahmen zur kumulierten Hautdosis sind im
Mittel nahezu gleich. Es zeigt sich somit, dass die alleinige Berticksichtigung stochasti-
scher Schiden in der interventionellen Neuroangiographie nicht ausreicht. Eine Eignung
des Dosisflachenproduktes zur Abschétzung von H,(0,07) konnte nicht nachgewiesen
werden. So fithren in Eingelfillen gleiche Dosisflichenprodukte zu Unterschieden in
der lokalen Haut-Aquivalenzdosis von bis zu 343 %. Dies liegt in erster Linie an den
groflen Variationen der verwendeten Feldgrofien und SIDs. Eine optimale Korrelation
zu H,(0,07) bietet hingegen die Einfalldosis. Hier konnte ein linearer Zusammenhang
mit einem mittleren Konversionsfaktor von pr(0,07)(KE) = 0,959 + 0,115 hergestellt
werden. Die dabei maximal auftretenden Residuen betrugen lediglich 9,5 %. Zur gleich-
zeitigen Abschétzung von deterministischen und stochastischen Strahlenschiden wird
somit die Verwendung einer kombinierten Messkammer empfohlen, die aus einem DFP-
DIAMENTOR und einer kleineren Messkammer im Zentrum besteht. Dies erméglicht
die zeitgleiche direkte Messung von Dosisflichenprodukt und Luftkerma, welche mit-
hilfe eines zusétzlichen Abstandssensors (beispielsweise eines Lasers) in die Einfalldosis
transformiert werden kénnten.

Aufgrund der grolen Heterogenitéit der Ergebnisse in den Vergleichsstudien erscheint
es sinnvoll, weitere Studien zur Hautexposition bei mechanischen Thrombektomien an
anderen Standorten durchzufiihren, da eine Abhéngigkeit von Anwendererfahrung und
verwendeter Gerdtetechnik zu erwarten ist. Auflerdem wére eine Verifikation der gemes-
senen Konversionsfaktoren durch direkte Messungen der Oberflichendosis, beispielswei-
se mithilfe von in der Kopfstiitze platzierten TLDs, wiinschenswert.

Durch Messungen zur Bildqualitat konnte eine Korrelation zwischen subjektiver Bild-
wahrnehmung und objektiven Qualitdtskriterien hergestellt werden. Die fiir mechani-
sche Thrombektomien nétige Bildqualitit wird durch die Sichtbarkeit der chirurgischen
Materialien, wie Mikrokatheter und Stent-Retriever, definiert. Die voneinander unab-
héngigen, anonymisierten Bewertungen von Phantomaufnahmen durch zwei erfahrene
Neuroradiologen zeigten, dass eine ausreichende Bildqualitdt fiir mechanische Throm-
bektomien im Schédelbereich ab einer Grenzauflésung von 2,2 Lp/mm und/oder eines
Grauwertgradienten von 1460 zwischen den Dynamikstufen 9 und 11 des Primus A
Priifkérpers der Firma IBA Dosimetry vorliegt. Die Kombination von Dosismessungen
an der Oberflache des Kopfphantoms und Messungen zur Bildqualitédt in Abhédngigkeit
von den wihrend der Anwendung verfiigharen Parametern ermdoglichte eine Bewer-
tung des Dosismanagements des an der Studie beteiligten Fachpersonals verglichen mit
dem theoretischem Potenzial der verwendeten Anlage. Es zeichnet sich dabei ab, dass
die Patientenexposition durch die Modifikation weniger Geréteeinstellungen erheblich
reduziert werden kann. Beispielsweise fiithrt die Verwendung des dosissparenden Durch-
leuchtungsmodus FL- gegeniiber dem durchweg verwendeten Modus FL zu einer Dosi-
sersparnis von bis zu 50 %. Des Weiteren kann insbesondere bei Patienten, bei denen
sich eine hohe Durchleuchtungszeit oder Aufnahmeanzahl abzeichnet, der Verzicht auf
das Streustrahlenraster diskutiert werden, da sich hier keine signifikante Verschlechte-
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rung der Bildqualitat zeigte, die Dosisbelastung aber um bis zu weitere 50 % reduziert
werden konnte. Bei monoplanaren Anwendungen zeigt sich ein Dosisreduktionspoten-
zial von 5 % bis 20 % durch die Verringerung des Verhéltnisses von ISD zu SSD, wobei
ersteres konstant gehalten wird. Durch dieses dem Prinzip der Air-Gap Technique &h-
nelnde Verfahren lassen sich zudem Halbschatteneffekte verringern, wodurch es neben
der Dosisreduktion auch zu einer Verbesserung der Bildqualitdt kommt. Dariiber hin-
aus zeigten sich bei den durchgefiithrten Thrombektomien wenige bis keine Variationen
beziiglich Puls- und Bildfrequenz gegeniiber den Standardeinstellungen. Insgesamt er-
scheint eine deutliche Dosisreduktion durch die Verwendung moglichst dosissparender
Einstellungen zu Beginn einer Intervention moglich, welche dann bei Bedarf im weiteren
Verlauf geméfl des ALARA-Prinzips nach oben angepasst werden kénnen. Neben der
Patientenexposition konnte so auch die Exposition des Personals, die in dieser Arbeit
nicht untersucht wurde, erheblich reduziert werden.

Diese Ergebnisse zeigen, dass nach ihrer Anschaffung eine intensivere Auseinanderset-
zung mit den technischen Mdoglichkeiten moderner bildgebender Systeme erfolgen muss,
die iiber die obligatorische Einweisung hinausgeht. Durch eine genauere Kenntnis tiber
die technischen Moglichkeiten des verwendeten Systems kann dieses an die spezifischen
Anforderungen des vorgesehenen Verwendungszwecks angepasst und so die Gesundheit
von Anwender und Patient geschiitzt werden. Aufgrund der hohen Komplexitdt mo-
derner Systeme kann dies nicht von praktizierenden Radiologen neben dem klinischen
Alltag geleistet werden. Vielmehr féllt dies in den Kompetenzbereich eines Medizin-
physikexperten in der Radiologie.
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A Anhang

A.1 Angabe von Messunsicherheiten

Die Bestimmung der Messunsicherheiten erfolgt in dieser Arbeit geméfl der Richtlinien
der DIN ENV 13005 [DIN99]. Alle Unsicherheiten werden zu einem Grad des Vertrauens
von 68,27 % beziehungsweise einem Erweiterungsfaktor von & = 1 angegeben.

Die absolute Standardunsicherheit einer Mess- oder Schitzgroie X wird mit «(X) und
die entsprechende relative Standardunsicherheit mit o(X) bezeichnet. Beide sind iiber

(A1)

miteinander verkniipft. Die kombinierte Standardunsicherheit u.(Y") einer tiber die
Funktion f aus mehreren Komponenten X; zusammengesetzten Grofie Y wird mithilfe
des Unsicherheitsfortpflanzungsgesetzes ermittelt:

(V) = JXN: (;}f; .u(Xi))Q (A.2)

In einigen Féllen lasst sich sich die Unsicherheit einer Gréfie nur durch die Angabe einer
unteren Schranke a_ und einer oberen Schranke a, angeben. Dabei werden a_ A a,
so so gewdhlt, dass diese einen Grad des Vertrauens von 100 % entsprechen. Sind kei-
ne weiteren Details iiber die mogliche Verteilung der Messergebnisse bekannt, so wird
innerhalb der Schranken eine Gleichverteilung angenommen. Die Wahrscheinlichkeits-
dichte entspricht somit einer Rechteckverteilung deren Standardunsicherheit sich aus

w(X) = (A.3)

V3
ergibt. Die Schéatzgrofle X wird in die Mitte der beiden Schranken verlegt, sodass fiir
die Schrankenweite | a_ |=| a4 |= a gilt.

Ist es aufgrund gut gemachter Annahmen jedoch realistischer zu vermuten, dass Mess-
ergebnisse im Bereich der Schranken unwahrscheinlicher sind als im Bereich des Mittel-
punktes, so wird die Wahrscheinlichkeitsdichte durch eine Dreieckverteilung genéhert,
an deren Maximum sich der Schétzwert befindet. In diesem Fall ergibt sich die Stan-
dardunsicherheit geméf:

w(X) = (A.4)

NG
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A Anhang

Unsicherheiten der DIADOS-Messungen

Die relative Standardunsicherheit o (M) der Luftkerma- sowie Luftkermaleistungsmes-
sungen mithilfe des PTW-DIADOS Systems ergibt sich aus den Gleichungen 3.2 und
A2 zu:

(M) = 1/ (02(kq) + 02 (kcu) + 02 (Ketec) (A.5)

Die Unsicherheiten der Strahlungsqualititskorrekturen o(kq) und o(kc,) sowie des
elektrischen Kalibrierfaktors o (ke.) sind Tabelle A.1 zu entnehmen. Dementsprechend
ergibt sich fiir Messungen mit Kupferfilterung o (M) =~ 2,35 % und ohne Kupferfilterung
o(M) ~ 1,81 %. Die digitale Auflésung der Messwertanzeige ist bei allen Messungen
besser als 1% und kann somit vernachléassigt werden.

a(kq) /% olkcu) /| % o(keee) /| %o
1,5 1,5 1

Tabelle A.1: Beitrige zur relativen Standardunsicherheit der DIADOS-Messungen.

Unsicherheiten der Abstandsbestimmungen

SSD:

Die Unsicherheit des mit Variante A ermittelten SSDs ergibt sich aus den Gleichungen
3.4 und A.2 zu:

u(SSD) = \/u2(riso) + u?(Dn) + u?(Dx) + u?(Deg.) + u?(rr) (A.6)

Hierbei entspricht u(ris,) der Standardunsicherheit der Kalibrierung des Isozentrums.
Alle Herstellerangaben fiir das Artis zee biplane System besitzen eine Fertigungstole-
ranz von 5 % (Erweiterungsfaktor k£ = 3) [Sil2]. Fiir 7y, = 75 cm ergibt sich somit eine
Standardunsicherheit von 1,25 cm.

Die Unsicherheiten der Dicken von Matratze u(Dy;) und Kopfstiitze u(Dy) sowie der
effektiven Messtiefe im Diagnostikdetektor u(D.g ) werden konservativ abgeschétzt. Die
Angabe der Standardunsicherheit erfolgt dann schliefllich mithilfe von Gleichung A.3.
Die Werte konnen Tabelle A.2 entnommen werden.

Die Unsicherheit der Tischposition u(rr) setzt sich aus dem relativen Fehler aller geo-
metrischen Messangaben der Anlage von 5% (Erweiterungsfaktor k& = 2) [Sil2] und
der digitalen Auflésung zusammen. Die digitale Auflésung betragt 1 cm sodass fiir die
Schrankenweite a = 0,5 cm gilt. Somit ergibt sich fiir die Standardunsicherheit von rr:

0,5
u(rr) =2,5-1072 - rp + ﬁ cm (A.7)
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A.1 Angabe von Messunsicherheiten

U(Tiso) / cm u(Dy) /ecm  u(Dk) / cm  u(Deg) / cm
1,25 0,29 0,15 0,01

Tabelle A.2: Beitrige zur relativen Standardunsicherheit der Abstandsbestimmung nach Va-
riante A.

Die Unsicherheit des mit Variante B ermittelten SSDs ergibt sich aus den Gleichungen
3.5 und A.2 zu:

u(SSD) =/ (u(rp) + u?(ric) (A.8)

Hierbei ist u(rk) die Standardunsicherheit des Kopfradius. Fiir die untere und obere
Schranke wird ein Wert von 3 cm als sinnvoll erachtet. Es wird angenommen, dass die
auftretenden Kopfradien einer Gleichverteilung um den Mittelwert von 9 cm entspre-
chen, sodass fiir die Standardunsicherheit geméafl Gleichung A.3 u(rg) ~ 1,74 cm gilt.
Fiir u(rp) gelten dieselben Uberlegungen wie fiir u(rr).

SID:

Die Standardunsicherheit des SIDs ergibt sich wie u(rr) aus dem relativen Fehler der
Messangabe und der digitalen Auflésung von 1cm. Es gilt somit:

u(SID) =2,5-1072 - SID + ?/’g cm (A.9)

ISD:

Der ISD ergibt sich aus der Differenz von SID und SSD. Somit gilt fiir die Standardun-
sicherheit des ISDs geméfl Gleichung A.2:

u(ISD) = 1/(u2(SSD) + u?(SID (A.10)

Unsicherheiten der Feldgro3enbestimmungen

Die relative Standardunsicherheit o(Ay) der nach Variante A bestimmten Feldgrofie
wird konservativ abgeschétzt. Mehrmaliges Wiederholen der Feldgroflenmessung bei
verschiedenen BV-Formaten ldasst die Wahl einer Schrankenweite von a = 3 % verniinf-
tig erscheinen. Bei Annahme einer rechteckférmigen Wahrscheinlichkeitsdichte ergibt
sich fiir 0(Ag) ein Wert von circa 1,74 %.

Die relative Standardunsicherheit o(Ay) der nach Variante B bestimmten Feldgrofie
setzt sich aus den relativen Standardunsicherheiten der Abstandsbestimmung nach Va-
riante B 0(SSD) (s. o.) sowie der DICOM-Tags fiir Feldgrofie o(Ap) = 2,5% [Sil2] und
Abstand o(rp) (s. o.) zusammen. Mithilfe der Gleichungen 3.6 und A.2 ergibt sich:

o(An) = \/(0*(Ap) + 4 02(SSD) + 4 - 02(rp) (A.11)
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A Anhang

Unsicherheit von tw/a

Die Unsicherheit des Verhéltnisses der Massenenergieabsorptionskoeffizienten von Was-
ser und Luft u(tw/.) kann durch Betrachtung der Abbildung A.1 abgeschétzt werden, in
der tw/, in Abhéngigkeit von der Photonenenergie dargestellt ist. In dem fiir diagnosti-
sche Anwendungen relevanten Energiebereich von circa 20 keV bis 100 keV nimmt t /.
Werte von 1,01 bis 1,09 an. Es kann somit eine Schrankenweite von a = 0,04 gewéhlt
werden. Durch die Simulation der Rontgenspektren kann zudem angenommen werden,
dass Werte im Bereich des simulierten Wertes deutlich wahrscheinlicher sind als solche
im Bereich der Schranken. Der Berechnung der Standardunsicherheit kann folglich ei-
ne dreieckformige Wahrscheinlichkeitsdichte zugrunde gelegt werden (Gleichung A.4).
Somit gilt:
0,04

WPl ! (W),

0 20 40 60 80 100
hf/ keV

Abbildung A.1: Verhéltnis der Massenenergieabsorptionskoeffizienten von Wasser und Luft
in Abhéngigkeit von der Photonenenergie geméafi [HS95].

Unsicherheiten der Konversionsfaktoren

Die relativen Standardunsicherheiten der Konversionsfaktoren o(fo) ergeben sich aus
den Standardunsicherheiten des DIADOS-Messwertes o(M), der FeldgroBenbestim-
mung o(Ay) nach Variante A sowie der des DFP-Monitorings o(DFP,). Letztere be-
tragt laut Herstellerangabe 7,5% (Erweiterungsfaktor k& = 1) [PTW12]. Da in dieser
Angabe die nicht korrigierte Strahlungsqualitdtsabhéngigkeit der Messkammer beriick-
sichtigt wird, die Konversionsfaktoren aber in Abhéngigkeit von der Strahlungsqualitit
gemessenen werden, kann o(DFP,) um diesen Beitrag reduziert werden. Dieser betréagt
gemafl [DINO1b] 4,6 %, sodass sich o(DFP,) auf circa 5,93 % reduzieren lésst.

Aus den Gleichungen 3.9 und A.2 ergibt sich:

o(fo) = /o (M) + 0*(Ay) + o?(DFP,) (A.13)
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A.1 Angabe von Messunsicherheiten

Die Standardunsicherheiten der angegebenen mittleren Konversionsfaktoren ergeben
sich aus der quadratischen Summe von u(fo) und der Standardunsicherheit der jewei-
ligen Anpassungsfunktion.

Unsicherheiten von H,(0,07)

Bei der direkten Messung von H,(0,07) in Abhéngigkeit von Gerédteparametern ergibt
sich die relative Standardunsicherheit der lokalen Haut-Aquivalenzdosis aus den relati-
ven Standardunsicherheiten des DIADOS-Messwertes o (M) und der des Verhéaltnisses
der Massenenergieabsorptionskoeffizienten von Wasser und Luft o (tw/.). Die Gleichun-
gen 3.12 und A.2 fithren zu:

2(0.07)) = /o2 (M) + 02(tw/a) (A.14)

Einige relative Dosismessungen wurden nur mithilfe des DFP-Monitorings durchge-
fiihrt. Diese werden mit der relativen Standardunsicherheit des DIAMENTORS von
7,5 % belegt.

Bei der Bestimmung von H,(0,07) mithilfe der Konversionsfaktoren und der Unter-
suchungsdaten ergibt sich die relative Standardunsicherheit der lokalen Haut-Aqui-
valenzdosis aus den relativen Standardunsicherheiten der mit Variante B bestimmten
Feldgrofie o(Ap), des Verhéltnisses der Massenenergieabsorptionskoeffizienten von Was-
ser und Luft o(tw/.) sowie des Konversionsfaktors o( fo).

Mithilfe der Gleichungen 3.11 und A.2 ergibt sich wiederum:

o (Hy(0,07)) = 1/02(An) + 0*(twsa) + 02(fo) (A.15)
Die relative Standardunsicherheit des DEP-Monitorings ist in o( fo) bereits beriicksich-

tigt. Die relative Eigenabweichung ist < 1% [PTW12], sodass eine erneute Beriicksich-
tigung nicht notwendig erscheint.
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A Anhang

A.2 Qualitats- und Wichtungsfaktoren fiir
Strahlenschutzgrofien

L., / keV - pym in Wasser Q(L)
< 10 1
10 — 100 0,32 Lo, — 2,2
> 100 300/v/ L

Tabelle A.3: Strahlungs-Qualitdtsfaktoren ) der Mess-Augivalenzdosis in Abhéngigkeit des
unbeschrénkten linearen Energietransferkoeffizienten in Wasser nach [ICRP91]. Fiir Photonen
und Elektronen gilt @ = 1.

Strahlungsart Energiebereich wg
Photonen pauschal 1
e , e’ mu alle 1
Neutronen < 10keV 5

10 — 100keV 10
0,1 —2MeV 20
2-20MeV 10

> 20 MeV 5
Protonen >2MeV 25
«, Schwerionen, Spaltfraqmente alle 20

Tabelle A.4: Pauschalierte Strahlungs-Wichtungsfaktoren wg als Funktion der Strahlungs-
qualitdt und Strahlungsart nach [ICRP91].
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A2 Qualitdts- und Wichtungsfaktoren fiir Strahlenschutzgréfien

Gewebeart/Organ  wr

Keimdriisen 0,08
rotes Knochenmark 0,12
Colon 0,12
Lunge 0,12
Magen 0,12
Blase 0,04
Brust 0,12
Leber 0,04
Oesophagus 0,04
Schilddriise 0,04
Haut 0,01
Gehirn 0,01
Speicheldriise 0,01
Rest 0,12
Total 1

Tabelle A.5: Gewebe-Wichtungsfaktoren wr zur Berechnung der effektiven Dosis nach
[ICRPOT]. Rest: Nebennieren, obere Atemwege, Gallenblase, Herz, Nieren, Lymphknoten, Mus-
kelgewebe, Mundschleimhaut, Bauchspeicheldriise, Prostata, Diinndarm, Milz, Thymus, Ge-
barmutter/Gebarmutterhals. Die Dosis der restlichen Gewebe wird geschlechtsspezifisch als
Mittelwert tber jeweils 13 Gewebe berechnet.
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A.7 Parameter der Durchleuchtungs- und Aufnahmemodi fiir zerebrale Anwendungen
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