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1 Einleitung

Mit insgesamt knapp 10 Mio. Todesféallen belegt Krebs den zweiten Platz der
haufigsten Todesursachen weltweit (IARC, 2020). Die haufigste Krebsart bei
Frauen ist Brustkrebs (IARC, 2020). Der Goldstandard in der Brustkrebsfriher-
kennung ist die Mammographie (MG) (Leitlinienprogramm Onkologie, 2021).
Insb. bei Frauen mit sehr dichtem Brustgewebe mangelt es der MG jedoch an
Sensitivitat und Spezifitat, da sich die Strukturen in zweidimensionalen
Aufnahmen Uberlagern (Destounis et al., 2017; Mandelson et al., 2000). Mit der
dedizierten Brust-Computertomographie (Brust-CT) wurde in den letzten Jahren
ein Verfahren entwickelt, das dreidimensionale Aufnahmen erlaubt, ohne das
Gewebe komprimieren zu mussen. Sie ist kostengunstiger und schneller als die
MRT und hat eine hohe Sensitivitat insb. fur Mikrokalzifikationen, die fur bésartige
Brusttumore typisch sind (Bonfiglio, Scimeca, Urbano, Bonanno, & Schillaci,
2018).

Neue CT-Systeme ermoglichen es, die standardmalige absorptionsbasierte
Roéntgenbildgebung um ihren spektralen Aspekt zu erweitern. Dabei spielen ne-
ben der Moglichkeit der Rekonstruktion virtuell-monoenergetischer Bilder (VMI)
auch Anwendungen zur Materialzerlegung und -quantifizierung eine zentrale
Rolle. Diese Arbeit beschaftigt sich mit einigen grundlegenden Mdglichkeiten
spektraler CT in der Mammadiagnostik: Einerseits wurden mithilfe experimentel-
ler Messungen eines Brustphantoms zwei klinisch etablierte CT-Protokolle hin-
sichtlich Bildqualitat und Materialzerlegung miteinander verglichen, um erste Da-
ten fur weitere Studien und die Entwicklung eines dedizierten Brust-CT-Protokolls
zu generieren. Andererseits wurde in einer klinischen Studie zum ersten Mal die
lodaufnahme von gesundem Brustgewebe junger Frauen nach intravendser (i.v.)
Kontrastmittel (KM)-Applikation quantifiziert, da fur die Interpretation des KM-
Verhaltens in pathologischem Gewebe auch die Kenntnis des KM-Verhaltens in
physiologischem Gewebe essenziell ist.

Nach einer kurzen Einflhrung zum Thema Brustkrebs wird im Folgenden der ak-
tuelle ,Status quo® der Mammadiagnostik in Klinik und Forschung geschildert und
anschlieBend naher auf die verwendete CT- und Dual-Energy-CT (DECT)-
Technik eingegangen. Es folgen die Zielsetzung sowie die Erlauterung der ver-
wendeten Materialien und Methoden, bevor die Ergebnisse dieser Arbeit prasen-

tiert und schlielYlich diskutiert werden.



1.1 Brustkrebs

1.1.1 Epidemiologie

Laut aktueller Inzidenz wird ca. jede achte Frau im Laufe ihres Lebens an Brust-
krebs erkranken (American Cancer Society, 2022). Krebs ist nach Herzkreis-
lauferkrankungen die zweithaufigste Todesursache weltweit (WHO, n.d.-b). Ob-
wohl Manner nurin 0,5 bis 1% der Falle betroffen sind, bleibt Brustkrebs aufgrund
der hohen Inzidenz auch bei der Betrachtung beider Geschlechter die haufigste
Krebsart (IARC, 2020). Im Jahr 2020 gab es weltweit fast 2,3 Mio. neue Diagno-
sen und 685.000 Todesfalle in Folge der Erkrankung (IARC, 2020). Mit dieser
Inzidenz belegt Brustkrebs den ersten Platz unter allen Krebsneuerkrankungen,
gefolgt von Lungen- und Darmkrebs (s. Abbildung 1) und bis 2050 konnte die
Inzidenz auf 3,2 Mio. pro Jahr ansteigen (Tao et al., 2015).

Number of new cases in 2020, both sexes, all ages

— Breast
- *T{.m@ 261419 (11.7%)
AN
/

Lung
2206771 (11.4%)

Other cancers A7

8275743 (42.9%) Colorectum
1931590 (10%)
Prostate

1414 259 (7.3%)

Stomach
1089 103 (5.6%)

Oesophagus
604 100 (3.1%)

-

Cervix uteri Liver
604 127 (3.1%) 905 677 (4.7%)

Total: 19 292 789 cases

Abbildung 1: Inzidenzen verschiedener Krebsarten weltweit im Jahr 2020 (IARC, 2020)

Die Mortalitatsrate hatte sich bis in die 1970er Jahre nicht wesentlich verandert,
doch durch die intensive Forschung an neuen Moglichkeiten der Brustkrebsfrih-
erkennung und -therapie konnte die Uberlebensrate in den letzten Jahrzehnten
deutlich erhéht werden (WHO, n.d.-a). Durch die verbesserte Diagnostik nahmen
im Verlauf der Jahre die Brustkrebsdiagnosen zwar nominell zu, die Mortalitat

allerdings sank (Siegel, Miller, Fuchs, & Jemal, 2022). Das fortgeschrittene Alter
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ist nach wie vor der zentrale Risikofaktor flr Brustkrebs (Duke Evidence
Synthesis Group, 2014; Leitlinienprogramm Onkologie, 2021; WHO, 2014). Nur
etwa 5-7% aller Brustkrebspatientinnen sind junger als 40 Jahre (Anders,
Johnson, Litton, Phillips, & Bleyer, 2009; Assi et al., 2013; Gabriel & Domchek,
2010).

1.1.2 Mammadiagnostik

1.1.2.1 Klinische Untersuchung

Die einfachste Methode der Brustuntersuchung ist die Palpation der Brust und
deren Lymphabflusswege. Idealerweise geschieht dies in regelmaligen Zeitin-
tervallen und immer nach demselben systematischen Schema (Knabl,
Steldinger, & Klosterhalfen, 2013). Zwar kann sich jede Frau auch selbststandig
abtasten, dies sollte jedoch nicht die regelmafige klinische Untersuchung durch
den routinierten Facharzt ersetzen. Die klinische Untersuchung allein hat jedoch
laut aktueller Studienlage keinen signifikanten Einfluss auf die
Brustkrebssterblichkeit ~ (Duke  Evidence  Synthesis  Group, 2014;
Leitlinienprogramm Onkologie, 2021).

1.1.2.2 Mammographie

,Die Mammographie ist die einzige Methode mit gesicherter Reduktion der Brust-
krebsmortalitat” (Leitlinienprogramm Onkologie, 2021). Mit ihr allein konnte in
groRRen internationalen Studien eine signifikante Reduktion der Mortalitat erreicht
werden (Bleyer & Welch, 2012; Broeders et al., 2012; Helvie, Chang, Hendrick,
& Banerjee, 2014; Hendrick, Baker, & Helvie, 2019; Paci et al., 2014). Daher gilt

sie heute als Goldstandard der Brustkrebsfriherkennung.

Die erste MG gelang im Jahr 1927 dem Leipziger Chirurgen O. Kleinschmidt
(Kleinschmidt, 1927). Bereits im Jahr 1962 schlug der Amerikaner R. Egan vor,
daraus eine Screening-Untersuchung zu machen (Egan, 1962). Heute wird die
MG sowohl diagnostisch als auch in der Sekundarpravention eingesetzt. In
Deutschland gibt es seit 2005 ein bundesweites Mammographie-Screening-Pro-
gramm, zu dem alle Frauen zwischen 50 bis 69 Jahren alle zwei Jahre schriftlich

eingeladen werden (BfS, n.d.-a).



Eine MG wird Ublicherweise in zwei Projektionen durchgefiihrt: craniocaudal (cc)
und um ca. 45° nach lateral gekippt mediolateral-oblique (mlo). Gleichzeitig muss
das Brustdrisengewebe komprimiert werden, um eine gute Bildqualitat zu errei-
chen (Diebold & Vogl, 2011). Hier zeigen sich gleich zwei wesentliche Nachteile
der Mammographie: Zum einen werden nur zwei Projektionsbilder akquiriert,
wodurch es im Gegensatz zu dreidimensionaler Schnittbilddiagnostik (wie CT
und MRT) zu Informationsverlust kommt. Zum anderen klagen viele Frauen Uber
Schmerzen aufgrund der Kompression, weshalb manche Frauen keine weiteren
Screening-Termine mehr wahrnehmen (Whelehan, Evans, Wells, & Macgillivray,
2013). Positiv an der MG sind neben der sicheren Reduktion der
Brustkrebsmortalitat ihre Kosteneffizienz, gute Verfugbarkeit und kurze
Untersuchungszeit. Das macht sie als Screening-Methode attraktiv. lhre Starke

liegt insb. in der Diagnostik von Mikrokalzifikationen.

Unter suspektem Mikrokalk — im Gegensatz zu (meist) gutartigem Makrokalk —
versteht man generell Verkalkungen <0,5 mm (Logullo, Prigenzi, Nimir, Franco,
& Campos, 2022; Radiology, 2013). Nachdem der deutsche Chirurg Albert
Salomon bereits im Jahr 1913 einen Zusammenhang von Mikrokalk und
Brustkrebs vermutet hatte (Salomon, 1913), wurde dieser im Jahr 1951 erstmals
in diagnostischen Mammographien beschrieben (Leborgne, 1951) und
zwischenzeitlich in zahlreichen Studien bestatigt (Azam et al., 2021; Henrot,
Leroux, Barlier, & Génin, 2014; Holowko et al., 2020). Heute ist Mikrokalk von
zentraler Bedeutung in der Mammadiagnostik, da er als wichtiger, teils sogar als
einziger Hinweis flr Brustkrebs oder Brustkrebsvorstufen dient (Bonfiglio et al.,
2018). In 30-50% der Falle wird nicht-tastbarer Brustkrebs allein durch Mikrokalk
erkannt (Gulstin, Demirkazik, & Ariytrek, 2003; Venkatesan, Chu, Kerlikowske,
Sickles, & Smith-Bindman, 2009).

Bei Frauen mit besonders dichtem Brustgewebe kommt die MG allergings an ihre
Grenzen, da ihre Sensitivitat in negativer Korrelation zur Brustdichte bis auf 30-
53% sinkt (Destounis et al., 2017; Mandelson et al., 2000). Ebendiese erhohte
Brustdichte stellt allerdings einen Risikofaktor fur Brustkrebs dar (Brentnall et al.,
2015; Houssami et al.,, 2013; Kerlikowske et al., 2015; Leitlinienprogramm
Onkologie, 2021). In diesen Fallen kdnnen andere bildgebende Verfahren wie
Sonographie, Tomosynthese oder kontrastmittelgestitzte MRT (KM-MRT) die

Diagnostik erganzen.



1.1.2.3 Ergénzende diagnostische Verfahren
Sonographie

Bei der Sonographie wird organisches Gewebe mit Ultraschallwellen untersucht.
Mit ihrer Hilfe kdnnen insb. zystische Strukturen besser beurteilt werden, sie fin-
det aber auch Anwendung bei Interventionen (z. B. Biopsien). Zwar sollte die
Sonographie laut aktueller Studienlage die MG als alleinige Brustkrebs-Scree-
ning Methode nicht ersetzen, als unterstitzende Methode kann mit ihr allerdings
die Sensitivitatinsb. bei jungen Frauen und dichtem Brustgewebe deutlich erhdht
werden (Leitlinienprogramm Onkologie, 2021; Ohuchi et al., 2016; Schaefer et
al., 2010).

Magnetresonanztomographie

Ebenso kann die MRT, ein Verfahren das auf der Verwendung starker Magnet-
felder und Radiowellen basiert, aufgrund ihres hohen Weichteilkontrasts — insb.
mithilfe der zusatzlichen Applikation von i.v. KM — die Sensitivitat und Spezifitat
der Brustbildgebung deutlich erhéhen (Mann, Kuhl, & Moy, 2019). Aktuell gibt es
noch nicht ausreichend Evidenz fir die Eignung der KM-MRT als generelle Erst-
linien-Screening-Methode. Jedoch wird sie schon heute bei Patientinnen mit ge-
netisch erhéhtem Brustkrebsrisiko (BRCA1/2-Mutation) als erganzende Methode

im Screening angewandt (Leitlinienprogramm Onkologie, 2021).

Tomosynthese

Die Tomosynthese ist eine Weiterentwicklung der MG, bei der mehrere Rotati-
onsaufnahmen aus verschiedenen Winkeln aufgenommen werden. Es entsteht
eine ,Pseudo“-3D-MG, wodurch der Effekt der Superimposition, also der Uberla-
gerung verschiedener Strukturen in der projektionsbasierten Bildgebung, redu-
ziert wird. Die Strahlenbelastung bleibt dabei nahezu gleich (Svahn, Houssami,
Sechopoulos, & Mattsson, 2015; Yaffe, 2016). Auch die Tomosynthese kann die
Sensitivitat der Brustbildgebung erhéhen (Conant et al., 2019; Lang et al., 2016;
Leitlinienprogramm Onkologie, 2021; Skaane et al., 2014).
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Alle diese Verfahren zeigen bisher jedoch erhdhte Falsch-Positiv-Raten im Ver-
gleich zur etablierten Screening-MG, was wiederum zu vermehrten, aber eigent-
lich unndtigen Biopsien, also invasiven Eingriffen, fuhrt (Gartlehner et al., 2013;
Hodgson et al., 2016; IARC, 2016; Leitlinienprogramm Onkologie, 2021;
Melnikow et al., 2016; Nothacker et al., 2009). Zudem ist die Sonographie sehr
untersucherabhangig, was die Reproduzierbarkeit der Ergebnisse erschwert, und
die MRT ist ein kosten- und zeitintensives Verfahren. Beide Verfahren eignen
sich also nicht als primare Screening-Methode. Die Tomosynthese birgt als
Weiterentwicklung der Mammographie gro3es Potential fur eine zukunftige
Etablierung als Screening-Methode, erzeugt allerdings aufgrund der geringen
Auflésung in der z-Achse nur ,Pseudo®-3D-Aufnahmen und keine isotropen Voxel

wie MRT oder CT, die echte 3D-Aufnahmen ermdglichen.

1.1.2.4 Aktueller Stand der Forschung

Aktuellen Hochrechnungen zufolge werden sich die gesamten Kosten von Krebs-
erkrankungen im Zeitraum von 2020-2050 auf tber 25 Billionen US-Dollar belau-
fen; 7,7% davon entfallen auf Brustkrebs, also knapp 2 Billionen US-Dollar (S.
Chen et al., 2023). In einer simulationsbasierten Analyse wurde berechnet, dass
allein eine Ausweitung der Bildgebung 3,2% der geschatzten 76 Millionen globa-
len Krebstodesfalle zwischen 2020-2030 abwenden konnte — das entsprache ca.
2,5 Millionen Menschenleben (Ward, Scott, Hricak, & Atun, 2021). Neue
Entwicklungen in der Bildgebung konnten diesen Effekt noch verstarken.
Entsprechend intensiv ist die Forschung in diesem Bereich, nicht zuletzt in der

Mammadiagnostik.

Magnetresonanztomographie & Tomosynthese der Brust

Um eine breitere Anwendung der Brust-MRT zu ermdglichen, muss deren Zeit-
und Kosteneffizienz verbessert werden. Verkurzte MRT-Protokolle (ca. 3 min)
konnten in zahlreiche Studien bereits eine ahnliche Sensitivitat und Spezifitat er-
reichen wie bei einer herkommlichen Brust-MRT (Fischer et al., 2012; Kuhl et al.,
2014; Leithner et al.,, 2019; Mann et al., 2019). Durch eine verklrzte

Untersuchungszeit wirden auch die Kosten sinken.
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Aus bereits akquirierten Tomosynthese-Datensatzen lassen sich ohne erneute
Strahlenbelastung 2D-Mammographieaufnahmen rekonstruieren. Neue Verfah-
ren, in denen die Tomosynthese mit ebensolchen ,synthetischen“ Mammogra-
phieaufnahmen kombiniert wurden, zeigen vielversprechende Ergebnisse mit ei-
ner erhdéhten Sensitivitat und Spezifitdt bei gleichzeitig regredierter Falsch-Posi-
tiv-Rate im Vergleich zur etablierten Screening-Mammographie (Alabousi et al.,
2021; Giampietro, Cabral, Lima, Weber, & Dos Santos Nunes-Nogueira, 2020;
Heindel et al.,, 2022; Heywang-Kdébrunner, Jansch, Hacker, Weinand, &
Vogelmann, 2022).

Computertomographie der Brust

Bereits seit den 1970er Jahren — also lange vor der ersten klinischen Brust-MRT
— wurde an Brust-CT-Systemen geforscht. Diese haben den Vorteil, den Effekt
der Superimposition zu umgehen und durch Uberlagerungsfreie 3D-Aufnahmen
auch kleine Details zu erkennbar zu machen (C. H. Chang et al., 1980). Bereits
Ende der 2000er Jahre konnte die Brust-CT als erganzende Untersuchung bei
Patientinnen mit Verdacht auf einen Brusttumor empfohlen werden (Perrone et
al., 2008). Im Verlauf der letzten beiden Jahrzehnte kristallisierten sich schliel3lich
drei Arbeitsgruppen heraus, die die Forschung in diesem Bereich mit dem Ziel
einer dosiskompatiblen, hochauflésenden dedizierten Brust-CT vorantrieben:
Das Team um Prof. Boone (UC Davis, CA, USA) konnte zeigen, dass die Brust-
CT der MG bei der Darstellung von Brustlasionen ebenburtig war; zwar konnte
die Brust-CT suspekte Massen signifikant besser als die MG visualisieren, bei
der Darstellung von Mikroverkalkungen war die MG der CT jedoch Uberlegen
(Lindfors et al., 2008). Das Team um Prof. Ning und Prof. O’'Connell (UC
Rochester, NY, USA) konnte mit seiner Brust-CT-Technik die gesamte Brust von
der Brustwand bis zur Brustwarze mit einer der konventionellen MG ahnlichen
Strahlendosis abbilden; Suspekte Massen und Verkalkungen wurden dabei suf-
fizient erkannt, jedoch mangelte es weiterhin an der raumlichen Auflésung
(O'Connell et al., 2010). Das Team um Prof. Kalender (FAU Erlangen, BY,
Deutschland) konnte letzteres Problem durch die Entwicklung einer neuen
Detektortechnologie und den Einsatz von Spiral-CT-Scans I6sen; mit Cadmium-

tellurid-basierten, photonenzahlenden (pc) Detektoren konnte schliel3lich eine
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deutlich verbesserte Auflosung bei gleichzeitig reduzierter Patientendosis er-
reicht werden (Kalender et al., 2012; Kalender et al., 2017).

Mit dieser Technik bietet sich die Mdglichkeit, eine Brustuntersuchung ohne
(schmerzhafte) Kompression mit hohem Weichgewebskontrast und hoher Aufl6-
sung bei gleichzeitig niedriger Strahlendosis durchzufuhren. Der radiologische
Work-Flow (Bildprasentation und -befundung) bleibt dabei der gleiche wie bei je-
der anderen klinischen CT. In ersten Studien konnte die klinische Eignung einer
solchen dedizierten Brust-CT bestatigt werden. Dabei bestach das System neben
der hohen Ortsauflosung (Visualisierung von Mikrokalk bis zu 0,15 mm) insb. mit
seiner geringen Strahlendosis (zwischen 4,4 und 5,7 mGy) und dem hohen Pati-
entenkomfort (Verzicht auf Brustkompression); aufgrund des geringen Weichteil-
kontrasts in den nativen Aufnahmen war jedoch weiterhin iodhaltiges KM notwen-
dig (Berger, Marcon, Frauenfelder, & Boss, 2019; Berger, Marcon, Saltybaeva,
et al., 2019; Berger et al., 2022; Shim et al., 2020). Seit Anfang Marz 2024 |auft
die weltweit erste prospektive, multizentrische, multinationale Kohortenstudie
zum Vergleich der dedizierten Brust-CT und der etablierten Brust-MRT in der
Brustkrebsdiagnostik (AB-CT, 2024).

Zukunftige Entwicklungen der dedizierten Brust-CT

Durch den Einsatz hochmoderner pc-Detektoren bietet sich die Mdglichkeit
spektraler Bildanalysen wie Materialseparation und -quantifizierung. Das zuletzt
erwahnte dedizierte Brust-CT (nu:view, AB-CT GmbH, Erlangen, Deutschland)
verflugt zwar Uber einen solchen Detektor, nutzt die Moglichkeit spektraler Bild-
gebung aber noch nichtin der klinischen Routine. In einer ersten Phantom-Studie
wurden jedoch bereits verschiedene spektrale Moglichkeiten der pc-Brust-CT
evaluiert (Ruth, Kolditz, Steiding, & Kalender, 2020).

Mit modernen, klinisch weit verbreiteten Dual-Energy-CT (DECT)-Scannern
(gleichsam der Vorgeneration der pc-CT) wurden in den letzten Jahren bereits
fur zahlreiche Organsysteme verschiedene Moglichkeiten spektraler CT evalu-
iert, zuletzt auch vermehrt fur Brustlasionen (L. J. Chen et al., 2022; Lan et al.,
2022; J. X. Li, Xie, Chen, Chen, & Tsai, 2022; Matsuura et al., 2023; Metin, Metin,
Ozdemir, Tasci, & Kul, 2020; Moon et al., 2020; Okada et al., 2020; Volterrani et
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al., 2020; X. Wang, Liu, Jiang, et al., 2021; X. Wang, Liu, et al., 2021a, 2021b;
Yao et al., 2018). Damit konnten erste Daten zur lodaufnahme verschiedener
Brustlasionen ermittelt werden, jedoch gibt es aktuell kaum Daten zur
lodaufnahme von gesundem Brustgewebe — eine der Fragen, die mit dieser

Arbeit beantwortet werden sollen.

Neben der spektralen Brustbildgebung bietet sich mit der Phasenkontrast-Bild-
gebung ein weiterer Ansatz, noch mehr Informationen aus der rontgenbasierten
Bildgebung zu erlangen. Auch diese Technik konnte bereits im dosiskompatiblen
Bereich durchgefuhrt (Scherer et al., 2015) und erfolgreich in kommerzielle
Mammographie-Systeme implementiert werden (Arboleda et al., 2020; Koehler
et al., 2015). Aufgrund der Themenkomplexitat soll an dieser Stelle jedoch nicht
weiter ins Detail gegangen werden. Kommerzielle dedizierte Brust-CT-Systeme
gibt es aktuell nur basierend auf spektraler Bildgebung (AB-CT GmbH, Erlangen,
Deutschland; Koning Corporation, Norcross, Georgia, USA). Die Firma GratXray
AG (Villigen, Schweiz) arbeitet allerdings bereits an der Entwicklung eines

kommerziellen gitterbasierten Phasenkontrast-Brust-CT-Systems.

In Zukunft konnte die Forschung im Bereich der Brustbildgebung insb. durch die
Kombination dieser beiden Methoden unter Verwendung hochmoderner pc-De-
tektoren vorangetrieben werden. Ein entsprechender Ansatz konnte bereits si-
mulationsbasiert fir die Thorax-Radiographie realisiert werden (Mechlem,
Sellerer, Viermetz, Herzen, & Pfeiffer, 2020).
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1.2 Computertomographie

1.2.1 Historie & Uberblick

Die Computertomographie (englisch: computed = berechnet; altgriechisch: roun
und ypdeeiv = ,Schnitt” und ,schreiben/malen®) ist ein bildgebendes Verfahren,
bei dem mit Hilfe von Rontgenstrahlen ,Schnittbilder des Korpers berechnet wer-
den. Fur die Entwicklung der CT erhielten der stdafrikanische Physiker A. Cor-
mack und der englische Ingenieur G. Hounsfield 1979 gemeinsam den Nobel-
preis fur Physiologie oder Medizin (Flohr, 2011; The Nobel Foundation, 1979).
Die CT ist gleichsam die 3D-Weiterentwicklung der Rontgentechnologie und
basiert auf der Nutzung von Roéntgenstrahlen, fir deren Entdeckung W. C.
Rontgen bereits im Jahr 1901 den Nobelpreis fur Physik erhalten hatte, sowie
den mathematischen Theorien von J. Radon und S. Kaczmarz (Hounsfield, 1980;
Kaczmarz, 1937; Kaye, 1934; Radon, 1917; The Nobel Foundation, 1901).

Am 1.10.1971 wurde mit dem von Hounsfield entwickelten, ersten kommerziell
nutzbaren CT-Scanner (,EMI-Scanner®) der erste Scan an einem Menschen
durchgefuhrt. Die CT war auf den Schadel beschrankt und von der Akquisition

bis zum fertigen Bild dauerte es mehrere Stunden. (Beckmann, 2014)

Weitere Meilensteine waren die Entwicklung der Spiral-CT im Jahr 1990, die Ein-
fuhrung der Mehrzeilen-Technik im Jahr 1998, die Entwicklung der Dual-Energy-
bzw. Spektral-CT (Dual-Source-CT 2005, Dual-Layer-CT 2013) und zuletzt die
EinfUhrung der pc-CT im Jahr 2021. In jeder neuen Generation ging es darum,
Untersuchungsgeschwindigkeit und Auflosung zu erhéhen, neue klinische Appli-
kationsmoglichkeiten zu ermdglichen oder die Strahlendosis bzw. die Menge an
bendtigtem KM zu reduzieren. Heute bendtigt man bspw. kaum noch 0,24 Se-
kunden (s) flr eine ganze 360°-Rotation der Gantry um den Patienten, im Jahr
1972 waren es noch ganze 5 Minuten fur eine einzelne 180°-Rotation. (Faby,
Merz, Krauss, & Kuemmel, 2018; Hsieh & Flohr, 2021; McCollough & Rajiah,
2023)

Pro Jahr werden in Deutschland ca. 12 Millionen CTs durchgefiihrt, Tendenz stei-
gend (Bos et al., 2023; Trugenberger-Schnabel, Merchel, Lobke-Reinl, & Peter,
2021). Aufgrund der kurzen Untersuchungszeit hat sich die CT insb. in zeitkriti-
schen Bereichen etabliert: bspw. im Rahmen des Schockraummanagements po-

lytraumatisierter Patienten, bei Untersuchungen von Patienten mit fortgeschritte-
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nem Tumorleiden, die nicht lange ruhig liegen bleiben oder die Luft anhalten kon-
nen, oder in der Akutdiagnostik des Schlaganfalls (DGN, 2022; DGU, 2016; Kuno
et al., 2018). Auch wenn es in der Notfallsituation keine absolute Kontraindikation
fir eine CT gibt, birgt auch sie gewisse Risiken, auf die spater noch genauer

eingegangen werden soll.

1.2.2 Aufbau

Die Basiseinheit einer Rontgenrohre bildet ein hermetisch abgeschlossener, luft-
leerer Glaskolben. Rontgenstrahlen entstehen, wenn ein Gluhfaden (Katode) so
erhitzt wird, dass durch den Gluhelektrischen Effekt (auch ,thermische Emis-
sion®) Elektronen freigesetzt werden (s. Abbildung 2). Durch eine extern ange-
legte Spannung werden diese Elektronen in Richtung der Anode beschleunigt,
wo sie schlieBlich stark abgebremst werden. Dabei wird nur ca. 1% der Energie
in Rontgenstrahlung und ca. 99% in Warme umgewandelt, weshalb es ein inte-
griertes Kuhlsystem gibt und die Anode rotiert. Zudem ist die Anode mit hitzebe-
standigen Metallen (Molybdan, Kupfer oder Wolfram) verstarkt. Klinisch werden
Beschleunigungsspannungen zwischen 25 kV (MG) und 140 kV (CT) verwendet.
Das Roéhrenstrom-Rotationszeit-Produkt, also das Produkt aus Belichtungszeit
und der geflossenen Stromstarke, sollte dabei aus Grinden des Strahlenschut-
zes so hoch wie nétig und so gering wie moglich sein (ALARA-Prinzip: ,As Low
As Reasonably Achievable®). (Alkadhi, Leschka, Stolzmann, & Scheffel, 2011;
Kalender, 2006; Sprawls, 1995)

Abbildung 2: Schematischer Aufbau einer Réntgenréhre mit Kathoden-Heizspannung (Ur), Anodenspan-
nung (Ua), Klihlwassereingang (Win), -ausgang (Wou), Kathode/Heizspule (C), Anode (A) und Réntgen-
strahlen (X) (Hmilch, 2010)
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Ein moderner CT-Scanner besteht aus folgenden Komponenten (s. Abbildung 3
und 4): einer rotierenden Gantry (mit Rontgenstrahler, Generator und Detektor),
einer Blende (auch ,Kollimator®), zahlreichen Elektronik- und Computersyste-
men, Kuhleinrichtungen und einem mandvrierbaren Patiententisch. Die moderne
Spiral-CT-Technik arbeitet mit einem kontinuierlichen Vorschub des Patienten-
tischs, wahrend die Gantry um den Patienten rotiert und die Bildrohdaten liefert.
Aus diesen kann anschliel3end mithilfe von Rekonstruktionsverfahren ein dreidi-
mensionales Bild des Korpers berechnet werden. (Alkadhi et al., 2011; Kalender,
2006)

Abbildung 3: Exemplarische Abbildung des fiir diese
Arbeit verwendeten CT-Scanners Philips [Qon
Spectral CT (Philips, 2017)

Abbildung 4: Exemplarische Darstellung der
Gantry eines modernen CT-Scanners der lll. Ge-
neration (ohne Abdeckung) mit Réntgenréhre (T),
Réntgendetektor (D), Réntgenstrahlen (X) und
Richtung der Gantry-Rotation (R) (ChumpusRex,
2007)

1.2.3 Interaktion von Rontgenstrahlen und Materie

Treffen Rdntgenstrahlen auf biologisches Material, werden sie abgeschwacht
(bzw. ,absorbiert?). Im CT-Scanner zeichnet ein Detektor die abgeschwachte In-
tensitat (1) jedes eintreffenden Rontgenstrahls auf. Auf dem Weg (d) durch den
Patientenkorper wird die Ausgangsintensitat (lo) des Rontgenstrahls gemal} des
Absorptionskoeffizienten (u) jedes durchdrungenen Objekts reduziert (Lambert-
Beer-Gesetz, s. Formel 1). (Alkadhi et al., 2011; Kalender, 2006)

[ =1y e #*d Formel 1
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In der diagnostischen Bildgebung sind bei der Interaktion von Réntgenstrahlen
und Materie zwei Hauptprozesse von zentraler Bedeutung: der Photoelektrische
Effekt (auch ,Photoabsorption®) und der Compton-Effekt (auch ,Compton-Streu-

ung®). Zusammen bestimmen sie den Absorptionskoeffizienten p.

Der Photoelektrische Effekt (s. Abbildung 5) tritt auf, wenn ein einfallendes Pho-
ton ein Elektron aus der inneren Schale (,K-Schale®) eines Atoms entfernt. Das
einfallende Photon wird dabei absorbiert, d. h. es gibt seine Energie an das ge-
troffene Elektron ab, das als sog. ,Photoelektron® emittiert wird. An die Stelle des
emittierten Elektrons rickt ein Elektron aus einer aul3eren Elektronenschale, wo-
bei charakteristische Rontgenstrahlung emittiert wird. Der Effekt tritt umso haufi-
ger auf, je hoher die Bindungsenergie des Elektrons ist. Diese ist proportional zur
effektiven Kernladung (Zeff) des Atoms und umgekehrt proportional zum Abstand
zwischen Elektron und Atomkern. Bei einem bestimmten Energieniveau (,K-
Kante“) wird das eintreffende Photon vollstandig vom Elektron absorbiert, was zu
einem abrupten Anstieg der Schwachung, d.h. Abnahme der Intensitat des Ront-
genstrahls flhrt. Photoelektrische Reaktionen treten also insb. bei Elementen mit
hoher Zef und Photonen mit niedriger Energie auf, solange die Photonenenergie
genugt, um die Elektronenschalenbindung zu tUberwinden. (Curry, Dowdey, &
Murry, 1990; Sprawls, 1995; Vogl, Reith, & Rummeny, 2011)

Characteristic radiation
emitted

oy

/A

Outer-shell electron
fills vacant K-shell

Incoming photon space

. +
\

\ / Ejected K-
@ shell

photoelectron

Abbildung 5: Schematische Darstellung des Photoelektrischen Effekts (Gaillard, 2020b)
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Der Compton-Effekt (s. Abbildung 6) ist die Hauptursache fur Streustrahlung in
der diagnostischen Radiologie. Er tritt auf, wenn ein einfallendes Photon ein nur
schwach an das Atom gebundenes Elektron aus einer aulleren Schale entfernt.
Das Photon gibt einen Teil seiner Energie an das Elektron ab und wird selbst
abgelenkt bzw. ,gestreut®. Im Gegensatz zur Photoabsorption bleiben hier Ener-
gie und Impuls erhalten, wobei durch Veranderung der Wellenlange bzw. Fre-
quenz die Energie des gestreuten Photons mit zunehmendem Streuphotonen-
winkel 8 abnimmt. Der Compton-Effekt ist direkt proportional zur Elektronen-
dichte (ED) und zur physikalischen Dichte des Materials. (Curry et al., 1990;
Sprawls, 1995; Ziessman, O'Malley, & Thrall, 2013)

Ejected outer
shell electron

Abbildung 6: Schematische Darstellung des Compton Effekts (Gaillard, 2020a)

1.2.4 Detektoren

Die meisten modernen CT-Scanner besitzen sog. Festkorper-Szintillationsdetek-
toren. Der Detektionsprozess ist dabei zweistufig: Zunachst werden mit strahlen-
empfindlichen kristallinen oder keramischen Materialien (z. B. Cadmium-Wolfra-
mat, Gadolinium-Oxid, Gadolinium-Oxi-Sulfid) die auftreffenden Rontgenstrahlen
absorbiert und in sichtbares Licht umgewandelt. Anschlief3end wird dieses Licht
von einer Silizium-Photodiode detektiert, in elektrischen Strom umgewandelt,
verstarkt und in ein digitales Signal umgesetzt, das dann an einen Computer ge-
sendet werden kann. (Alkadhi et al., 2011; Kalender, 2006)
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Seit dem Jahr 1998 hat sich die Multidetektor-Technik mit 2-256 (oder mehr) ne-
beneinander liegenden Detektorreihen als Standard etabliert. Dadurch kénnen
pro Rotation um den Patienten mehrere Schichten gescannt werden, was die
schnellere Untersuchung eines grof3eren Volumens ermdéglicht. Neben einer Re-
duzierung von Scanzeit und Bewegungsartefakten ermdglicht dies auch die Bild-
rekonstruktion in beliebigen raumlichen Ebenen, was u. a. die Grundlage fur die

CT-Angiographie bildet.

1.2.5 Bildrekonstruktion

Mithilfe verschiedener Rekonstruktionsalgorithmen (analytisch, iterativ, hybrid —
an dieser Stelle soll aufgrund der Themenkomplexitat nicht weiter ins Detail ge-
gangen werden) kann der Computer aus dem digitalen Signal des Detektors ein
Querschnittsbild berechnen. Wahrend dieses Rekonstruktionsprozesses kdnnen
Bilder wahlweise mit ,harten” oder ,weichen® Filtern erzeugt werden. Mit ,harten®
Filtern erzeugt man Bilder mit hoher Kantenscharfe, was allerdings auch zu star-
kerem Bildrauschen fuhrt. Klinisch werden solche Filter insb. zur Beurteilung von
Knochen oder der Lunge verwendet. Mit ,weichen® Filtern kann hingegen das
Bildrauschen reduziert werden. Sie eignen sich insb. zur Beurteilung kleiner Dich-
teunterschiede in Weichgeweben. (Alkadhi et al., 2011; Kalender, 2006)

Jeder durchstrahlte Querschnitt wird in eine Matrix mit gleich groRen Volumen-
elementen unterteilt, sog. Voxeln. Die VoxelgroRe hangt dabei von der Scanner-
Geometrie und der Pixelgrof3e des Detektors ab. Der mittlere Absorptionskoeffi-
zient eines jeden Voxels wird in einen Grauwert umgewandelt, der anschliel3end
im entsprechenden 2D-Pixel des CT-Bildes dargestellt wird. Gewebe, das Ront-
genstrahlen stark abschwacht (= hoher Absorptionskoeffizient), wird hell darge-
stellt, Gewebe mit geringer Abschwachung (= kleiner Absorptionskoeffizient) da-
gegen dunkel. Die Umrechnungsformel der einzelnen Absorptionskoeffizienten
(M) in Grauwerte (CT-Werte) in Abhangigkeit von dem Absorptionskoeffizienten
von Wasser (uw) ist im Folgenden dargestellt (s. Formel 2). Die Einheit lautet
,Hounsfield-Einheit* (HE) bzw. ,-Unit“ (HU).

K= Hy

Hw

CT —Wert = 1000 =

Formel 2
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Folglich sind CT-Bilder immer so skaliert, dass Wasser den CT-Wert 0 HU und
Luft den CT-Wert -1000 HU hat. Die CT-Werte menschlicher Gewebe kdnnen
sich jedoch je nach verwendetem Rdntgenspektrum unterscheiden. Generell
Iasst sich sagen, dass Fett ca. bei -100 HU, Muskulatur bei ca. 50-100 HU und
Knochensubstanz bei bis zu 2000 HU liegt (s. Abbildung 7). Da das menschliche
Auge nicht in der Lage ist, iber 4000 Grauwerte gleichzeitig zu unterscheiden,
beschrankt man sich bei der Betrachtung der Bilder je nach Organ bzw. klinischer
Anwendung auf einen bestimmten Bereich an CT-Werten, d.h. man ,fenstert” (s.
Abbildung 8). Alle CT-Werte uber dem Fenster erscheinen weil3, alle Werte da-
runter schwarz. (Alkadhi et al., 2011; Kalender, 2006)
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Abbildung 7: CT-Werte in Hounsfield-Einheiten verschiedener Materialien und Organe (Alkadhi et al.,
2011)
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Abbildung 8: Exemplarisches axiales Thorax-CT-Bild im A) Weichteil-, B) Lungen- und C) Knochenfenster,
basierend auf (Hiinerbein, 2017a)
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1.2.6 Risiken

Bei sachgemalier Anwendung und Indikation Ubersteigt der Nutzen einer CT die
Risiken bei weitem. Eine CT kann detaillierte Informationen zu Diagnose, Be-
handlungsplanung und Beurteilung vieler Erkrankungen liefern und den Patien-
ten manchmal sogar vor invasiveren Eingriffen wie einer explorativen Operation
bewahren. Die Hauptrisiken einer CT liegen in der Strahlenbelastung und KM-

Applikation.

Strahlenbelastung

Roéntgenstrahlen haben eine noch kurzere Wellenlange als UV-Strahlen. Letztere
gehoren zwar noch zur nicht-ionisierenden Strahlung, kdnnen aber bei Uberma-
Riger Exposition bekanntermal’en zu Hautirritationen und langfristig sogar zu
Krebs fuhren. Dasselbe gilt — aufgrund der hoheren Energie in ausgepragterem
Malie — fir Rontgenstrahlen, die bereits zur sog. ionisierenden Strahlung zahlen.
Diese kann menschliche Zellen beschadigen, indem sie chemische Bindungen
aufbricht und Elektronen aus den Atomen bzw. Molekdlen in einer Zelle ,heraus-
schlagt®. Die dabei entstehenden reaktiven Molekiltypen (,Radikale®) kdnnen
durch Reaktion mit anderen Molekulen zu weiteren Zellschaden fuhren. Generell
wird zwischen deterministischen und stochastischen Strahlenschaden unter-
schieden (s. Tabelle 1). (BfS, n.d.-b)
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Tabelle 1: Vergleich zwischen deterministischen und stochastischen Strahlenschéden, adaptiert von (BfS,
n.d.-c)

Deterministische Schaden Stochastische Schaden

Beschreibung Schaden oberhalb eines Spatere Schaden aufgrund von

Dosis-Schwellenwertes geschadigter DNA
Ursache Abtotung / Fehlfunktion Mutationen & Vermehrung von
von Zellen einzelnen mutierten Zellen

Dosis-Abhan- Je hoher die Dosis, desto  Je hoher die Dosis, desto hoher
gigkeit schwerer der Schaden die Wahrscheinlichkeit des Ein-

tretens eines Schadens

Dosis-Schwel- ca. 500 Millisievert (mSv);  Nicht vorhanden
lenwert beim ungeborenen Kind
ca. 50 bis 100 mSv

Beispiele Hautrétung, Haarausfall, Krebs, vererbbare Effekte
Unfruchtbarkeit, Gehirn-
fehlbildung /
-entwicklung bei Ungebo-

renen

Das Rdhrenstrom-Rotationszeit-Produkt [mAs] ist nur ein relatives Mal} fur die
Strahlenbelastung, da die Exposition je nach Hersteller, Modell und Réhrenspan-
nung-Einstellung [kVp] des Scanners erheblich variieren kann. Die Strahlenex-
position einer CT-Untersuchung wird mit dem Computertomographie-Dosis-In-
dex (CTDI) abgeschatzt. Der CTDI stellt die Energiedosis einer Umdrehung der
Roéntgenrdhre (x-y-Achse) entlang der Bewegung des Tisches (z-Achse) dar und
ist ein theoretischer Naherungswert fir die durchschnittliche Dosis im Scanvolu-
men (CTDIvol), seine Einheit ist mGy. Eine noch genauere Schatzung der Ge-
samtenergiedosis einer CT-Untersuchung erfolgt anhand des Dosis-Langen-Pro-
dukts (DLP), indem das CTDIvol mit der Scanlange [cm] des jeweiligen Protokolls
multipliziert wird. (McCollough et al., 2008)
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Die Energiedosis ist definiert als absorbierte ionisierende Energie pro Masse, ihre
Einheit ist Gray (Gy) und entspricht 1 J/kg. Durch zusatzliche Berlcksichtigung
der Strahlungsart und des betroffenen Organs kann das Ausmal} der Strahlen-
belastung anhand der effektiven Dosis abgeschatzt werden, ihre Einheit ist Sie-
vert (Sv). In Tabelle 2 sind exemplarische Strahlenbelastungswerte verschiede-

ner medizinischer Untersuchungen aufgefihrt.

Tabelle 2: Energiedosis [mGy] und effektive Dosis [mSv] verschiedener medizinischer Untersuchungen,
basierend auf *(BfS, 2022) und **(McCollough et al., 2008)

Korperregion CTDlvol / AGD [mGy] Effektive Dosis [mSv]
Thorax CT 3-8* 5-7**
Abdomen CT 12* 5-7**
Abdomen-Becken CT 12* 8-14**
Mammographie 4* 0,3-0,6**

Kontrastmittel

Um einen héheren Weichteilkontrast zu erreichen, werden bei der CT oft iodhal-
tige KM verwendet. Obwohl es eine Reihe verschiedener Applikationsarten gibt,
ist die i.v. Applikation am haufigsten. lod hat im Vergleich zu den meisten Gewe-
ben im menschlichen Korper eine hohere Kernladung (Z=53), was nach Vertei-
lung des KM im menschlichen Korper uber das Blutsystem den Photoelektrischen
Effekt ebendort wahrscheinlicher macht und zu einem hoéheren Bildkontrast zwi-

schen stark und gering perfundierten Geweben fluhrt.

Die Ausscheidung erfolgt priméar tber die Nieren, aber auch der Darm, das he-
patobilidare System und die Speicheldrisen sind beteiligt (Hinerbein, 2017b). Ne-
ben der Nierenfunktion kann auch die Schilddrisenfunktion beeinflusst werden,
weshalb beide Organsysteme vorab laborchemisch (GFR & TSH) oder zumin-
dest anamnestisch Uberprift werden sollten. Allergische Reaktionen auf iodhal-
tige KM sind generell selten (0,6%), aulRerst selten schwerwiegend (0,04%) und
in 1:1 Mio. Falle letal (Hlnerbein, 2017b; C. L. Wang et al., 2008).

24



1.3 Dual-Energy Computertomographie

1.3.1 Technischer Hintergrund und Mdglichkeiten

Aktuell werden die meisten CT-Scans noch mit der zuvor beschriebenen sog.
Single-Energy (SE)-CT-Technik durchgeflihrt. Bereits seit den spaten 1970er
Jahren gab es allerdings Uberlegungen, die herkémmliche, absorptionsbasierte
CT um ihren spektralen Aspekt zu erweitern (Alvarez & Macovski, 1976; Millner
et al., 1979; Rutherford, Pullan, & Isherwood, 1976). Materialien mit ahnlicher
Schwachung/Absorption, also ahnlichen CT-Werten in der Hounsfield-Skala,

konnen mit der SECT namlich kaum voneinander unterschieden werden.

Klinisch gesehen ist diese mangelnde Unterscheidbarkeit von hoher Relevanz.
So kommt bspw. als Ursache hyperdenser (d.h. ,heller) Lasionen im Weichge-
webe entweder eine Veranderung der Massendichte (z. B. Fibrose) oder eine
Veranderung der Zesr (z. B. Eiseneinlagerungen) in Frage. Ebenso kann es
schwierig sein, zwischen verkalkten Plaques und iodhaltigem Blut (nach i.v. KM-
Applikation) zu unterscheiden, obwohl sich diese Materialien in ihrer Zeff deutlich
unterscheiden. Mit der DECT kann man unterschiedliche Korpergewebe in ED
und Zeff zerlegen. (Alkadhi et al., 2011; McCollough, Leng, Yu, & Fletcher, 2015)

Physikalische Grundlage hierfur bilden der Photoelektrische Effekt und der
Compton-Effekt. Der Photoelektrische Effekt ist primar von der Zet des unter-
suchten Objekts abhangig und tritt bis zu Energien von ca. 100 kV auf. Der Comp-
ton-Effekt ist v. a. von der ED des untersuchten Objekts abhangig und ist bei
hdéheren Energien dominanter. Die spektrale Separation durch eine ,Dual-
Energy“-Messung ermoglicht es, den materialabhangigen Einfluss beider Effekte
getrennt voneinander zu berechnen, um so auf Materialzusammensetzung und -
beschaffenheit einer Substanz rickschlielen zu kdénnen (Grosse Hokamp,
Lennartz, & Maintz, 2018; Johnson, 2012)

Unter Verwendung dieser Photoeffekt- und Compton-Effekt-Bilder lassen sich
neuartige Bildtypen berechnen wie VMI, Zes+- oder ED-Bilder oder Materialzerle-
gungskarten (z. B. lodkarten), die einen Informationsgewinn gegenlber der
SECT darstellen, ohne den Patienten mehrfach oder mit hoherer Dosis durch-

leuchten zu mussen (s. Tabelle 3).
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Tabelle 3: Bildtypen aus dem DL-DECT-Scanner, adaptiert von (Rassouli, Etesami, Dhanantwari, &

Rajiah, 2017)

Bildtyp

Konventionell (po-

lyenergetisch)

loddichte (lod-
karte)

Virtuell nativ

Harnsaure-Paar

Effektive Kernla-
dung

Virtuell monoener-

getisch

Aquivalent mono-

energetisch

Entstehungsmechanismus

Alle Daten werden zusam-

men betrachtet

Materialzerlegung mit iod-

haltigen Pixeln

Materialzerlegung und Ent-
fernung von iodhaltigen Pi-

xeln

Materialzerlegung mit harn-

saurehaltigen Pixeln

Materialzerlegung und
Farbkodierung nach Kern-

ladung

Linearkombination von Ba-
sispaarbildern (40-200 keV)

Linearkombination von Ba-
sispaarbildern mit Absorpti-
onswerten konventioneller

Bilder

Klinische Anwendungen

Routinediagnostische An-

wendung fur alle Falle

Visualisierung und Quanti-

fizierung von lod

- Charakterisierung von
Lasionen (z. B. Nierenzys-
ten / -massen, Lungen-

knoten)

- Einsparung von Strah-
lendosis durch Wegfall der

nativen CT

Charakterisierung von

Harnsteinen

Charakterisierung von Ge-

webe

- Niedrig monoenerge-
tisch: verbesserter Gefald-

kontrast

- Hoch monoenergetisch:

weniger Artefakte

Hohere Bildqualitat mit ge-

ringerem Rauschen
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1.3.2 Applikation der Dual-Energy-CT-Technik
Zur Akquisition von Dual-Energy-Daten stehen verschiedene Systeme zur Verfl-
gung. Im Folgenden soll auf die am haufigsten verwendeten Techniken sowie

deren Starken und Schwachen eingegangen werden.

Dual-Source

Die Dual-Source (DS)-Technik (Siemens Healthcare) basiert auf der orthogona-
len Anordnung zweier Rontgenréhren und deren zugehdriger Detektoren auf ei-
ner Gantry (s. Abbildung 9). Durch diese Entwicklung konnte die zeitliche Auflo-
sung deutlich erhéht werden, was insb. die kardiovaskulare Bildgebung voran-
trieb, da diese bis dato unter den Artefakten aufgrund der Herzbewegung litt.
Werden beide Rontgenrohren mit gleicher Spannung betrieben, Iasst sich die
zeitliche Auflosung verdoppeln. Bei Verwendung unterschiedlicher Spannungen
kann man das System im Dual-Energy-Modus verwenden und Spectral-Base-
Images (SBI) generieren. Ein Vorteil des Dual-Source-Ansatzes ist die Moglich-
keit, die spektrale Filterung fir jedes Rdhren-Detektor-Paar unabhangig vonei-
nander zu optimieren, wodurch es nur zu einem geringen Grad an spektraler
Uberlappung kommt und ein besseres Kontrast-zu-Rauschen-Verhaltnis (CNR)
in den materialspezifischen Bildern erreicht werden kann. Ein Nachteil dieser
Technik ist, dass durch die gleichzeitige Verwendung beider Rontgenquellen
Streustrahlung aus Photonen der einen Rohre jeweils vom Detektor der anderen
Rohre erfasst werden kann, was eine spezielle Streukorrektur erfordert. (Alkadhi
et al., 2011; McCollough et al., 2015)

Rapid-kVp-Switching

Die Rapid-kVp-Switching (RS)-Technik (GE Healthcare und Toshiba) basiert auf
einem einzelnen Réntgenrdéhren-Detektor-System, bei dem jedoch die Rontgen-
spannung engmaschig verandert werden kann (s. Abbildung 9). Durch die
schnelle Variation der Photonenenergie kdnnen auch mit dieser Technik SBI ak-
quiriert werden. Eine Starke dieser Technik ist die nahezu gleichzeitige Erfas-
sung des Nieder- und Hochenergiedatensatzes (Unterschied <1ms), wodurch
Aufhartungsartefakte in VMI reduziert werden kdnnen. Der grof3e Anteil an spekt-
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raler Uberlappung kann sich allerdings negativ auf das Bildrauschen auswirken.
(Alkadhi et al., 2011; McCollough et al., 2015)

Dual-Layer-Detektor

Die Dual-Layer (DL)-Technik (Philips Medical Systems) basiert auf der Verwen-
dung zweier energiesensitiver, Ubereinander angeordneter Detektoren, die einer
einzelnen Rontgenquelle gegenlberliegen (sog. Sandwichdetektor, Split-Filter-
Detektor, s. Abbildung 9). Ahnlich dem hochmodernen pc-CT verwendet das DL-
DECT energieaufldsende Quantendetektoren. Im Gegensatz zu Ersterem kann
beim DL-DECT jedoch nicht jedes einzelne Photon gezahlt werden, sondern es
werden zwei Energiespektren gemessen. Die innere Detektorschicht registriert
die niederenergetischen Photonen, die auldere Detektorschicht die hbherenerge-
tischen Photonen. Ein grofRer Vorteil dieser Technik ist die gleichzeitige Erfas-
sung des Nieder- und Hochenergiedatensatzes, was eine prazise Registrierung
beider Datensatze ermdoglicht. Die Detektoren agieren durchgehend im Dual-
Energy-Modus und akquirieren SBI-Datensatze, die im Nachhinein ausgewertet
werden konnen. Ein Nachteil dieses Systems ist — wie auch beim RS — die starke
Uberlappung der Energiespektren. (Alkadhi et al., 2011; McCollough et al., 2015)

A) Dual Source DECT B) Rapid kV Switching DECT C) Detector Based Spectral CT
80-100 kKVp D 140780 kVp EA 120 or 140 kVp &
140 - 150 kVp )
. A= S s v

Abbildung 9: A) Die Dual-Source-DECT verwendet zwei separate Rbntgenréhren und Detektoren. B) Die
Rapid kVp-Switching-DECT verwendet eine Réntgenréhre und einen Detektor, wobei das Energieniveau
schnell zwischen niedrig und hoch wechselt. C) Die DL-DECT verwendet eine einzige Réntgenréhre mit
einem ,Sandwich-Detektor", um nieder- (innere blaue Schicht) und hochenergetische (dul3ere orange
Schicht) Spektren zu erhalten. Basierend auf (Grajo & Sahani, 2018)
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2 Zielsetzung

In der vorliegenden Arbeit wurden mithilfe eines DL-DECT Méglichkeiten spekt-
raler Computertomographie in der Mammadiagnostik evaluiert. Die Arbeit gliedert
sich in zwei Teile: zum einen experimentell-radiologische Messungen eines

Brustphantoms, zum anderen eine klinisch-radiologische Studie.

2.1 Ziele der experimentellen Phantom-Messungen

Mithilfe experimenteller Messungen eines Brustphantoms wurden zwei klinisch
etablierte CT-Protokolle hinsichtlich ihrer Bildqualitat miteinander verglichen, um
erste Daten fur weitere Studien und die Entwicklung eines dedizierten Brust-CT-
Protokolls zu generieren. Daflr wurden Rekonstruktionsfilter und VMI bei unter-
schiedlicher Dosis anhand der CNR miteinander verglichen sowie Zef und ED

verschiedener Materialien bestimmt. Es wurden folgende Fragen formuliert:

1) Welche CNR lasst sich jeweils mit dem klinikinternen Thorax- und Felsenbein-

protokoll bei unterschiedlicher Dosis erreichen?
2) Welches Protokoll erreicht eine hohere CNR im direkten Vergleich?

3) Wie verhalten sich Zess und ED bei unterschiedlichen Protokollparametern?

2.2 Ziele der klinisch-radiologischen Studie

In einer retrospektiven Studie wurde die quantitative lodaufnahme von gesundem
weiblichen Brustgewebe nach i.v. KM-Applikation untersucht, einer bis dato noch
offenen Forschungsfrage. Zu Studienbeginn war nur das KM-Verhalten in patho-
logischem Brustgewebe untersucht worden. Kohorte 1 bestand aus nicht-laktie-
renden Frauen in ,hormonaktivem® Alter (18 — 40 Jahre), Kohorte 2 aus laktie-
renden Frauen, die innerhalb des letzten Monats entbunden hatten. Es wurden

folgende Fragen formuliert:

1) Zeigt sich ein Unterschied in der lodaufnahme des Brustgewebes zwischen

nicht-laktierenden und laktierenden Frauen?

2) Ist eine Normalisierung der lodkonzentration des Brustgewebes notwendig?
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3 Material und Methoden

3.1 Experimentelle Phantom-Messungen

Der experimentelle Teil dieser Arbeit entstand in Kooperation mit dem Lehrstuhl
fur Biomedizinische Physik der TUM. Das Brustphantom war in einem Labor des
Munich Institute of Biomedical Engineering prapariert worden. Die Zielsetzung
wurde in der AG Biomedical Imaging Physics formuliert und die experimentellen
Messungen gemeinsam am Klinikum rechts der Isar durchgeflihrt, wobei der
Doktorand die Experimente am CT selbststandig geplant und durchgefuhrt hat.
Die Datenerhebung und -auswertung flr die vorliegende Arbeit erfolgte selbst-

standig durch den Doktoranden.

3.1.1 Materialzusammensetzung

Um das Brustgewebe nachzubilden, wurde flir das Phantom besonders fettrei-
ches Nackenfleisch vom Schwein (Durchmesser: ca. 6 cm) verwendet. Das
Phantom wurde zunachst in einer Formaldehydlésung (4%) fixiert. Anschliel3end
wurden zwei handelsubliche Eppendorfgefalle — eines mit iodhaltigem KM (Ime-
ron 400, Bracco Imaging, Konstanz, Germany) in einer Konzentration von 3
mg/ml, eines mit reinem Wasser als Referenz — sowie kleine Kalkstickchen aus
Hydroxyapatit und Gewebekleber (zur Simulation von Mikrokalk) hinzugefugt.
Zum Schluss wurde das gesamte Phantom in einem zylindrischen Kunststoffge-
fald (s. Abbildung 10) in Ethanol (70%) eingelegt.

Abbildung 10: Fotos des verwendeten Brust-Phantoms
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3.1.2 Untersuchungsablauf

Die Experimente wurden an einem DL-DECT (IQon, Philips Healthcare, Cleve-
land, USA) am Institut fr diagnostische und interventionelle Radiologie des Kli-
nikums rechts der Isar durchgefiihrt. Die Datenerhebung lief Gber einen Zeitraum
von einem Jahr (10/2019 — 09/2020). Der generelle Untersuchungsablauf an-
derte sich nicht. Allein die verwendeten Protokollparameter wurden regelmafig

angepasst.

Zu Beginn jeder Untersuchung wurde das Probengefald mittig auf dem Untersu-
chungstisch platziert. Die genaue Position des Brustphantoms wurde markiert,
der Tisch kalibriert und in die Untersuchungsposition gefahren. Anschliel3end
wurde der Raum verlassen und die Tur geschlossen. Nachdem die Protokolle in
die Arbeitsliste geladen und alle Parameter konfiguriert waren, wurde die Mes-
sung gestartet. Die Daten wurden im Anschluss an jeden Scan automatisch re-
konstruiert und sowohl die konventionellen (konv.) Bilder als auch die SBl wurden
im  klinikinternen  Forschungs-Picture-Archiving-and-Communication-System
(PACS) gespeichert.

3.1.3 Verwendete Protokollparameter

Zum Zeitpunkt der Datenerhebung existierte kein dediziertes Brust-CT-Protokoll
am Institut fur diagnostische und interventionelle Radiologie des Klinikums rechts
der Isar. Es existierten jedoch verschiedene Standard-Protokolle, die anhand der
verwendeten Rekonstruktionsfilter, der Dosis und der Bildqualitat miteinander
verglichen werden sollten. In Ricksprache mit erfahrenen Radiologen und Strah-
lenphysikern wurde das Brustphantom anhand des Thoraxprotokolls (Th) und

des Felsenbeinprotokolls (Fb) untersucht.

Bei beiden Protokollen erfolgte ein moderner Mehrzeilen-Spiral CT-Scan mit ei-
nem Field-of-View von 115x115 mm?, einer maximalen Réhrenspannung von 120
kVp und einer Kollimation von 0,625 mm. Die Schichtdicke betrug 0,9 mm (Th)
bzw. 0,67 mm (Fb), der Schichtabstand betrug 0,9 mm (Th) bzw. 0,67 mm (Fb).
Der Filter B des Th-Protokolls war konstant. Beim Th-Protokoll erfolgte eine Mes-
sung bei Standarddosis (SD) und anschliel3end eine bei sehr hoher Dosis (HD).
Bei Verwendung des Fb-Protokolls wurden zunachst die beiden Rekonstruktions-

filter YC und UB anhand konv. Aufnahmen bei SD miteinander verglichen. An-
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schlieend wurde die Dosis bei mehreren Messungen durch Senkung der mAs
bis zu einer mit dem Th-Protokoll vergleichbaren Dosis heruntermoduliert. Fur
jede Dosis musste aus technischen Grinden eine eigene Serie erstellt werden.
Die Rekonstruktion der fur die Datenanalyse verwendeten SBI erfolgte stets auf
einer 512 x 512 Matrix.

Im Folgenden kdnnen die Eigenschaften der verwendeten Protokollparameter

systematisch miteinander verglichen werden (s. Tabelle 4).

Tabelle 4: Uberblick der verwendeten Protokollparameter

Th-Protokoll Fb-Protokoll
FOV [mm?] 115x 115 115x 115
Schichtdicke [mm] 0,9 0,67
Schichtabstand [mm] 0,9 0,34
Roéhrenspannung [kVp] 120 120
Detektorkonfiguration 64 x 0,625 16 x 0,625
[mm]
Rohrenstrom-Rotations- 59; 1000 140; 100; 70; 50; 30
zeit-Produkt [mAs]
CTDlIvol [mGy] 5,3; 90,3 31,5; 22,5; 15,8; 11,3; 6,8
Rekonstruktionsfilter B YC, UB
Matrix 512 x 512 512 x 512

3.1.4 Datenerhebung

Die Datenerhebung erfolgte mit einer kommerziellen spektralen Software
(IntelliSpace Portal, v. 8.0.2, Philips Healthcare, USA). Anhand der Digital-
Imaging-and-Communications-in-Medicine (DICOM)-Tags konnte jede Serie

eindeutig identifiziert und an der radiologischen Workstation gedffnet werden.
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Zunachst wurde eine koronare Schicht gesucht, in der moglichst alle zu untersu-
chenden Substanzen zu erkennen waren. Mithilfe zirkularer Regions-of-Interest
(ROIs) wurden die Signale von Kalk, lod, Fett, Wasser und Ethanol gemessen.
Jede ROl war von einem schmalen Sicherheitssaum umgeben, um die Messun-
gen weder durch Erfassung eines Eppendorfgefal® noch des Probenbehalters
oder einer anderen Substanz oder Struktur zu verfalschen. Das flhrte zu mittle-
ren ROI-Durchmessern von 0,7 mm fur Kalk, 3,2 mm fur lod, 8,3 mm fir Fett, 3,2

mm fur Wasser und 7,0 mm fur Ethanol.

Waren alle ROls im konv. Bild definiert, wurden die entsprechenden VMI-, Zes
und ED-Bilder der Serie erstellt, in denen automatisch dieselben ROIs markiert
waren (s. Abbildung 11). So konnte gewahrleistet werden, dass sich die ROls
innerhalb einer Serie in exakt derselben Lokalisation befanden. Fir verschiedene
Serien mussten ROI-Lokalisation & -Gro3e manuell nachgeahmt werden, da eine
Kopie der exakten ROIls zwischen verschiedenen Serien mit der verwendeten
Software nicht moglich war. Bei jeder Messung wurden Mittelwert (MW) und
Standardabweichung (SA) des Signals erhoben und in einer Excel-Tabelle ge-

speichert.
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Abbildung 11: Gleichzeitige Messung der ROls Ethanol, Fett, Kalk, lod und Wasser (von links nach rechts)
in derselben Schicht bei folgenden Rekonstruktionen: VMI bei 40 (A), 50 (B), 60 (C) und 70 keV (D), Zef (E)
und relative ED (F), hier exemplarisch anhand des Th-Protokolls bei SD

34



3.1.5 Statistische Auswertung
Software

Fir die statistische Auswertung und Visualisierung der Daten wurde Microsoft
Excel 2021 (v. 16.54, Microsoft, Washington, USA) verwendet. Mithilfe deskripti-
ver Statistik wurden GroRe, MW und SA jeder ROI analysiert. Die Daten flossen

anschliel®end in die Berechnung der CNR ein.

Mathematische Methoden

Als Mal fur die Bildqualitat wurde die CNR ermittelt. Die verschiedenen Proto-
kolle wurden anhand der berechneten CNR (s. Formel 3) der Substanzen Kalk
und lod miteinander verglichen. Als Signal diente der MW der zu untersuchenden
ROI (Sa) sowie der MW des Hintergrunds (Ss); als Rauschen diente jeweils die
SA der zu untersuchenden ROI (oa) und der Hintergrundregion (os). Die SA der
CNR (ocnr) wurde mittels Gaus’scher Fehlerfortpflanzung berechnet (s. Formel
4).

S,—S
CNR = M Formel 3

/ 2 2
O-A—-l_O-B Formel 4
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3.2 Kilinisch-radiologische Studie

Im Rahmen einer retrospektiven Studie sollte die quantitative lodaufnahme des
gesunden Brustdrisengewebes junger Frauen nach i.v. KM-Applikation mithilfe
der DECT evaluiert werden. Kohorte 1 bestand aus hormonaktiven, nicht-laktie-
renden Frauen, Kohorte 2 aus laktierenden Frauen. Die Studie wurde in Uberein-
stimmung mit der Deklaration von Helsinki (letzte Revision 10/2013) durchgefihrt
und von der odrtlichen Ethikkommission genehmigt. Die Zielsetzung wurde ge-
meinsam in der AG X-Ray & CT-Research formuliert. Die anschliel3ende Patien-
tenrekrutierung sowie die Messungen, Datenerhebung und -auswertung fur die

vorliegende Arbeit erfolgten selbststandig durch den Doktoranden.

3.2.1 Zusammensetzung des Patientenkollektivs

Zur Auswahl eines geeigneten Patientenkollektivs wurde das klinikinterne PACS
retrospektiv durchsucht. Im Zeitraum vom 1.9.2016 bis 1.8.2020 wurden 61.500
Untersuchungen (w: 27.283, m: 34.217) an 48.039 Patienten (w: 20.718, m:
27.321) am DECT des Instituts flr diagnostische und interventionelle Radiologie
des Klinikums rechts der Isar durchgefihrt. Flr diese Studie wurden nur Unter-
suchungen mit iodhaltigem Kontrastmittel in portalvendser (pv) Phase einge-
schlossen, bei denen beide Briste abgebildet waren. Daflir wurde zunachst nach
Untersuchungen mit dem klinikinternen Standardprotokoll ,CT Thorax/Abdomen/
Becken KM*“ (Protokoll A) gesucht. Aufgrund zu geringer Fallzahlen fir Kohorte
2 wurden auferdem Untersuchungen mit dem Standardprotokoll ,CT Abdomen/
Becken KM* (Protokoll B) eingeschlossen. Protokoll A lieferte 8.957 Untersu-
chungen (w: 3.829, m: 5.128) an 4.904 Patienten (w: 2.183, m: 2.721), Protokoll
B 4.170 Untersuchungen (w: 1.949, m: 2.221) an 3.507 Patienten (w: 1.659, m:
1.848).

Kohorte 1: Nicht-laktierende Frauen

Fur diese Kohorte wurden 59 erwachsene pramenopausale Patientinnen (max.
40 Jahre) aus dem initialen Patientenkollektiv (Protokoll A) auf Ausschlusskrite-
rien Uberprift. Als Ausschlusskriterium galt jede Art von Lasion, Raumforderung

oder Entzindung der Brust. Damit wurden alle Patientinnen mit einem
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Mammakarzinom (N=12), einer unklaren Raumforderung (N=2) oder einer statt-
gehabten Mamma-Augmentation (N=1) ausgeschlossen. Weitere Ausschlusskri-
terien waren Abweichungen vom standardisierten Protokoll der KM-Applikation
(N=1), nicht messbares Brustgewebe bei massiver Kachexie (N=1) sowie eine
veranderte Blutversorgung des Brustgewebes im Rahmen einer Thrombose der
V. Cava (N=1). Es ergab sich eine 1. Kohorte von N=41 jungen Frauen mit ge-

sundem Brustgewebe.

Kohorte 2: Laktierende Frauen

Fur diese Kohorte wurden in einem ersten Schritt jene Frauen aus dem initialen
Patientenkollektiv vorausgewahlt, die innerhalb des letzten Monats vor ihrer Un-
tersuchung entbunden hatten. Das schloss allerdings nur N=4 Patientinnen ein.
Aus diesem Grund wurden fur diese Studienkohorte zusatzlich Untersuchungen
eingeschlossen, die mit dem Protokoll ,CT Abdomen/Becken KM* (Protokoll B)
durchgefuhrt worden waren und zusatzlich die Mammae beidseits nach kranial
mindestens bis Mamillenniveau im Scanvolumen abgebildet hatten. Das erhdhte

die Anzahl an Patientinnen auf N=32.

Auch bei Kohorte 2 galt jede Art von Lasion, Raumforderung oder Entziindung
innerhalb des Untersuchungsgebiets als Ausschlusskriterium. In dieser Gruppe
gab es weder Patientinnen mit einem Mammakarzinom noch einer Raumforde-
rung oder einer stattgehabten Mamma-Augmentation. Wie in Kohorte 1 musste
jedoch eine Patientin aufgrund eines Fehlers bei der KM-Applikation ausge-
schlossen werden. Es ergab sich eine 2. Kohorte von N=31 laktierenden Frauen,

die alle innerhalb der letzten 30 Tage entbunden hatten.

Im Folgenden werden die Ausschlusskriterien beider Kohorten systematisch zu-
sammengefasst (s. Tabelle 5) sowie der Auswahlprozess in einem Flowchart vi-
sualisiert (s. Abbildung 12).
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Tabelle 5: Anzahl ausgeschlossener Patientinnen pro Kohorte inkl. Ausschlussgrund

Nicht-laktierend Laktierend
Raumforderung 12 maligne, 2 unklar -
Mamma-Augmentation 1 -
Fehler bei KM-Applikation 1 1
Brustgewebe nicht messbar 1 -
Veranderte Blutversorgung 1 -
Gesamt 18 1
Gesamtanzahl
der Scans am DECT im Zeitraum vom
1.9.2016 — 1.8.2020
(N = 61.500)
!
Protokoll A | Protokoll B
(N =8.957) (N =4.170)
l—l lg

Einschlusskriterien
» Weiblich
* Nicht-laktierend

Einschlusskriterien
* Weiblich

« Laktierend (= automatische

« Alter: 18 - 40 Jahre Altersbegrenzung)
N =59 N =32
ausgewahlt ausgewahit

!

Ausschlusskriterien

» Veranderungen des Brustgewebes
(Malignitat, Inflammation etc.)

» Veranderungen der KM-Anreicherung
(Fehler bei KM-Applikation etc.)

!

N=41

ausgewahlt

Abbildung 12: Flowchart des Auswahlprozesses der beiden Studienkohorten

1

N =31

ausgewahlt
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Finale Studienpopulation

Im Folgenden sind die Eigenschaften der beiden finalen Studienkohorten aufge-
fuhrt (s. Tabelle 6).

Tabelle 6: Eigenschaften der finalen Studienkohorten mit Anzahl, Alter und Zeit seit Entbindung

Nicht-laktierend Laktierend

Anzahl an Patientinnen 41 31
Alter [Jahre]

e Mittelwert 31,9 31,3

e Standardabweichung 9.6 5,0

e Minimum 19 21

e Maximum 39 46
Zeit seit Entbindung [Tage]

o Mittelwert - 11,6

e Standardabweichung - 9,5

e Minimum - 1

e Maximum - 30

3.2.2 Protokolle und Kontrastmittelapplikation

Alle Scans wurden mit einer maximalen Réhrenspannung von 120 kVp und einer
Detektoreinstellung von 64 x 0,625 mm am DL-DECT am Institut fur diagnosti-
sche und interventionelle Radiologie des Klinikums rechts der Isar durchgefihrt.
Das mittlere CTDIvol betrug 6,88 mGy flr Protokoll A und 8,65 mGy flr Protokoll
B. Das DLP betrug im Schnitt 490,22 mGy*cm fur Protokoll A und 458,16
mGy*cm fur Protokoll B.

Alle in diese Studie eingeschlossenen CT-Untersuchungen wurden gemaf dem
klinikinternen Standardverfahren durchgefuhrt: Zunachst wurde die Patientin mit
dem Kopf voran in Rickenlage auf dem Untersuchungstisch positioniert. Danach
erfolgte ein Planungsscan (Survey), um den exakten Untersuchungsbereich zu
bestimmen, bevor die Patientin Uber einen vendsen Zugang am Arm 80 ml eines
iodhaltigen KM (Imeron 400, Bracco Imaging, Konstanz, Germany) injiziert be-
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kam. Direkt im Anschluss an die KM-Injektion wurde der verwendete i.v. Zugang
mit 30 ml Kochsalzlésung (NaCl) gespdilt. Fur die Injektionen wurde ein automa-
tisches duales System (Stellant, MEDRAD, Indianola, USA) mit einem Flow von
2,5 ml/s verwendet. Der Scan in pv-Phase erfolgte 70 s nach KM-Applikation. Bei
Protokoll A bestimmte die Thoraxapertur das kraniale Ende der Untersuchungs-
region, bei Protokoll B der Leberoberrand. Die Symphyse begrenzte die Unter-
suchungsregion jeweils nach kaudal. Da alle Untersuchungen an einem DECT
stattfanden, wurden die SBI bei jeder Untersuchung automatisch miterfasst.
Nach jedem Scan erfolgten triplanare Rekonstruktionen im Knochen-, Weichteil-
und ggfs. Lungenfenster und alle Datensatze wurden im DICOM-Format im Kli-

nikinternen PACS gespeichert.

Tabelle 7: Ubersicht der verwendenden Untersuchungs-Protokolle

Nicht-laktierend Laktierend
Protokoll A A B
N 41 (100%) 3 (10%) 28 (90%)
Craniales Limit Thoraxapertur Leberoberrand
Caudales Limit Beckenkamm / Symphyse

Scanrichtung

i.v. Applikation

Delay

Roéhrenspannung

Effektive mAs

CTDlvol [mGy]

DLP [cm*mGy]

Detektorkonfiguration

Kraniokaudal

80 ml iodhaltiges KM + 30 ml NaCl

70 s (£ pv-Phase)

120 kVp

Automatisch (DoseRight Index)

6,88 8,65
490,22 458,16
64 x 0,625 mm
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3.2.3 Datenerhebung

Die Daten wurden an einer zertifizierten Workstation im Institut fir diagnostische
und interventionelle Radiologie des Klinikums rechts der Isar erhoben. Die SBI
der Patientin wurden im klinikinternen PACS gesucht und anschlieRend mit einer
spektralen Software (IntelliSpace Portal, v. 8.0.2, Philips Healthcare, USA) ana-
lysiert. Die Schnittbilder wurden in axialer Ebene mit einer Schichtdicke von 2
mm und einer Matrix von 512 x 512 untersucht. Dabei wurden jeweils die konv.
CT-Bilder im Weichteilfenster mit den lodbildern verglichen (s. Abbildung 13).

Abbildung 13: Exemplarische axiale pv-DECT Bilder auf Mamillenh6he zweier 30-jahriger Frauen: nicht-
laktierend (A) und laktierend (B). Links die CT-Bilder im Weichteilfenster, rechts die lodbilder [mg/ml]. Die
gemessenen Mittelwerte lagen bei 36,6 HU und 0,3 mg/ml (A) bzw. 66,5 HU und 1,3 mg/ml (B).

Zur Orientierung diente das konv. CT-Bild im Weichteilfenster, in dem sich das
Drusengewebe regelhaft hyperdenser darstellte als das umliegende Fettgewebe.
Befand sich die ROl innerhalb des Drisengewebes wurde stets die Region mit
max. lodaufnahme gemessen. Nachdem eine Schicht identifiziert war, die sich
fur die Datenerhebung eignete, wurden per Hand mithilfe des Mauscursors in
ebendieser Schicht kreisférmige ROIs bestimmt. Vorab waren folgende Regio-
nen fur die Messungen definiert worden: linke Brust (N=3 ROIs), rechte Brust
(N=3 ROIls), Aorta thoracica (N=1 ROI) und Muskulatur in der jeweiligen Unter-

suchungsregion (N=2 ROIs), jeweils eine auf jeder Kdrperseite.
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Messungen des Brustgewebes

Fir die Messungen der lodkonzentration (IC) der Brust wurde sich an den Ma-
millen orientiert. Diese waren im konv. CT eindeutig im Hautniveau zu identifizie-
ren. Falls die Mamillen nicht in derselben axialen Schicht lagen, wurde sich stan-
dardmafRig an der rechten Mamilla orientiert. Wenn moglich, wurde anschlief3end
direkt in derselben Hohe gemessen. Dazu wurden insgesamt 6 ROIs —je 3 in der
linken und 3 in der rechten Brust — im retromamillaren Drusengewebe untersucht.
War eine Messung aller ROls in derselben Hoéhe nicht mdglich (z. B. aufgrund
von zu wenig Brustgewebe in dieser Hohe), wurde auf eine andere Schicht aus-
gewichen. Es wurde darauf geachtet, so nah wie mdglich an der Mamillenebene
zu bleiben. Alle ROls hatten eine ahnliche Grolde. Diese wurde zunachst per Au-
genmal im konv. CT-Bild bestimmt. Eine ROl musste sich vollstandig im Brust-
gewebe befinden und durfte kein anderes Gewebe (Haut, GefalRe, Knochen,
Fett) erfassen. Jede ROI war von einem Sicherheitssaum umgeben. Dies wurde
durch eine maximale SA der ROls im lodbild von <0,2 mg/ml sichergestellt. Auch
durften sich die ROIs nicht gegenseitig Uberschneiden. Das fuhrte zu einem

durchschnittlichen ROI-Durchmesser von ca. 6 mm.

Messungen der Strukturen fiir eine Normalisierung

Fur eine Normalisierung der erhobenen Messwerte im Brustgewebe wurde bei
jeder Patientin zusatzlich die IC in der Aorta thoracica sowie in der Muskulatur
(M. Pectoralis Major bzw. M. Serratus Anterior) gemessen. Bei der Platzierung
der ROl in der Aorta wurde darauf geachtet, auf Hohe der meisten Brust-ROls zu
messen. Wenn mdglich, geschah dies auf Mamillenhdhe. Falls nicht, wurde da-
rauf geachtet, so nah wie moglich an der Mamillenebene zu bleiben. Die ROI
wurde jeweils maximal so grol3 gewahlt, dass sie noch sicher im Gefal} lag und
die GefalRwand nicht miterfasst wurde. Dies wurde wiederum durch eine maxi-
male SA im lodbild von <0,2 mg/ml Uberpruft. Das fuhrte zu einem durchschnitt-

lichen ROI-Durchmesser von ca. 14 mm fiir die Aorta.

Wenn miterfasst, wurde als Normalisierungsmuskel der M. Pectoralis Major bei
jeder Patientin auf Héhe des rechten Humeruskopfs gewahlt. Die beiden ROls

wurden in der axialen Schicht gewahlt, in der dieser zum ersten Mal zu erkennen
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war. Bei Protokoll B endete die Untersuchungsregion jedoch meist unterhalb die-
ser Hohe. Somit wurde sich hier flr den M. Serratus Anterior entschieden. Dieser
wurde jeweils beidseits auf Hohe der meisten Brust-ROls gemessen. Die ROI-
Grolde wurde wiederum durch eine maximale SA im lodbild von <0,2 mg/ml defi-

niert. Der durchschnittliche ROI-Durchmesser fur die Muskulatur betrug ca. 7,5

mm.

Im Folgenden wurde die Lage der ROIls bei Messung einer laktierenden Patientin,

die mit Protokoll B untersucht wurde, exemplarisch visualisiert (s. Abbildung 14).

240

HU

-140

Abbildung 14: Exemplarische Lage der ROls im Brustgewebe (griin), in der Aorta (rot) und in der Muskulatur
(orange)
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3.2.4 Statistische Auswertung
Software

Fir die statistische Auswertung und Visualisierung der Daten wurde Microsoft
Excel 2021 (v. 16.54, Microsoft, Washington, USA) verwendet. Mithilfe deskripti-
ver Statistik wurden Grofde, MW und SA jeder ROI analysiert. Die Daten flossen

anschlielend in die Berechnung der absoluten und normalisierten IC ein.

Mathematische Methoden
Mittelwerte

Fur alle weiteren Berechnungen und Analysen wurden fir jede Patientin sowohl
fur die Brust- als auch fur die Muskel-ROls der MW bestimmt. Dafur bediente

man sich folgender Formeln (s. Formeln 5 und 6).

1 6
IC,ps (x) = Ez. 163 (D) Formel 5
i=

1 2
IC, (x) = EZ- 160 Formel 6
i=

Formeln zur Berechnung der mittleren IC: 1Cabs bezeichnete die mittlere IC des
gesamten Brustgewebes einer Patientin x, die sich aus den sechs ROls im Brust-
gewebe der Patientin berechnete. ICu bezeichnete die mittlere IC der Muskulatur,

die sich aus den beiden Muskel-ROls berechnete.
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Normalisierung

Fur die Normalisierung der lodkonzentration auf das Blut und die Muskulatur wur-

den folgende Formeln verwendet (s. Formel 7-9).

1 .
ICabs(x) X ﬁZ?:l ICA (l)

ICpn(x) = IT.60 Formel 7
1an :
ICqps(x) X n i=1ICM(l) Formel 8
[Cpn (x) = 1Chy ()

Formeln zur Berechnung der normalisierten mittleren IC nach Methode A: ICobn
bezeichnete die auf die lodkonzentration in der Aorta in pv KM-Phase normali-
sierte mittlere IC des Brustgewebes einer Patientin x, die sich aus der absoluten
IC ihres Brustgewebes |Cabs und ihres Blutes ICa sowie der mittleren IC des Blu-
tes aller Patientinnen berechnete. ICmn bezeichnete die auf die Muskulatur nor-
malisierte mittlere IC des Brustgewebes einer Patientin x, die analog berechnet

wurde.

IC X
ICrep. pn(x) = —abS( ) Formel 9

ICy(x)

Formel zur Berechnung der normalisierten mittleren IC nach Methode B: 1Crel. bn
bezeichnete die relative auf die lodkonzentration in der Aorta in pv KM-Phase
normalisierte IC des Brustgewebes einer Patientin x, die sich aus der absoluten

IC ihres Brustgewebes |Cabs und ihres Blutes ICa berechnete.

45



Testmethoden

Gemal des zentralen Grenzwertsatzes wurde fir beide Kohorten aufgrund einer
StichprobengrdflRe N > 30 von einer Normalverteilung ausgegangen (Kwak & Kim,
2017). Um auch bei leicht unterschiedlicher Stichprobengrélie und Varianz ro-
buste Testergebnisse zu erhalten, wurden die Mittelwerte zweier Variablen mit-
tels Welchs t-Test verglichen (Derrick, Toher, & White, 2016; Ruxton, 2006).
Soweit nicht anders erwahnt, wurden intervallskalierte Variablen stets in der
Form MW x SA angegeben. Zur direkten Visualisierung eines signifikanten
Unterschieds wurde auRerdem das 95%-Konfidenzintervall (95%-KIl) fur den MW
bestimmt. Alle Werte wurden auf zwei Dezimalen gerundet. Fur alle

Testergebnisse wurde ein p-Wert < 0,05 als statistisch signifikant angesehen.
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4 Ergebnisse

Uberblick

In dieser Arbeit wurden Moglichkeiten spektraler DL-DECT fur die Brustbildge-
bung evaluiert. Daflir wurden einerseits experimentelle Messungen mit einem
Brustphantom durchgefuhrt, andererseits wurden bereits durchgefuhrte CT-

Untersuchungen retrospektiv untersucht.

Das Ziel der Phantom-Studie war, ein geeignetes Untersuchungsprotokoll fur ex-
perimentelle Brustmessungen am DL-DECT des Instituts fur diagnostische und
interventionelle Radiologie am Klinikum rechts der Isar zu finden. Dazu wurden
verschiedene Rekonstruktionsfilter miteinander verglichen und die aus den
spektralen Datensatzen gewonnen konv. Bilder und VMI hinsichtlich der CNR bei
unterschiedlichem CTDIvol untersucht. Zudem wurden Zesf und ED verschiedener

ROls ermittelt und bzgl. des Einflusses unterschiedlicher CTDIvols untersucht.

Das Ziel der klinischen Studie war, die quantitative lodaufnahme von gesundem
Brustgewebe junger Frauen nach i.v. Applikation zu analysieren. Dazu wurden
retrospektiv laktierende und nicht-laktierende Patientinnen hinsichtlich der IC ih-
res Brustgewebes in pv KM-Phase untersucht. Normalisierungsmaoglichkeiten

wurden evaluiert und Referenzwerte fur beide Studienkohorten vorgeschlagen.
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4.1 Experimentelle Phantom-Messungen

4.1.1 Evaluation des Thoraxprotokolls

In diesem Kapitel wurden die Ergebnisse der Messreihen mit dem Th-Protokoll
bei Ublicher Dosis (5,3 mGy) und bei besonders hoher Dosis (90,3 mGy) zusam-
mengefasst. Die Bildqualitat wurde anhand der CNR von Kalk und lod bei konv.
Bildern und VMIs (40, 50, 60 & 70 keV) verglichen. Ethanol, Wasser und Fett

dienten als Hintergrundregionen.

4.1.1.1 Berechnungsgrundlagen
CT-Werte

Im Folgenden wurden exemplarisch die CT-Werte der Messungen des Th-Proto-
kolls (s. Abbildung 15) und Fb-Protokolls (s. Abbildung 16) mit jeweils maximaler

und minimaler Dosis dargestellt.

Kalk_90,3mGy Kalk_5,3mGy lod_90,3mGy lod_5,3mGy Fett_90,3mGy
Fett_5,3mGy W Wasser_90,3mGy ™ Wasser_5,3mGy M Ethanol_90,3mGy = Ethanol_5,3mGy
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Abbildung 15: Vergleich des Th-Protokolls bei 90,3 mGy und 5,3 mGy anhand der CT-Werte von Kalk (grau),
lod (orange), Fett (gelb), Wasser (blau) und Ethanol (griin) in konv. Bildern und VMI; der Balken kennzeich-
net den MW und die Whisker die SA

In aquivalenten ROIs unterschieden sich die CT-Werte zwischen 5,3 und 90,3
mGy kaum und lagen meist innerhalb der SA der jeweils anderen Dosismessung.
Fir Kalk und lod nahmen die CT-Werte mit sinkender Energie zu, fur Fett und

Ethanol nahmen sie ab. Der maximale Betrag wurde bei 40 keV erreicht. Die CT-
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Werte der konv. Bilder ahnelten denen der VMI bei 60 bzw. 70 keV. Die hochsten
CT-Werte zeigte Kalk, die niedrigsten Fett. Wasser zeigte nur geringe Schwan-
kungen um 0 HU. Die SA war in allen ROls (bis auf Kalk) bei niedriger Dosis

grolder als bei hoher.

Kalk_31,5mGy Kalk_6,8mGy lod_31,5mGy lod_6,8mGy Fett_31,5mGy

Fett_6,8mGy B Wasser_31,5mGy = Wasser_6,8mGy M Ethanol_31,5mGy = Ethanol_6,8mGy

I
I

650
550
450
350 I

I
250 Z

150 i

CT-Werte [HU]

50
=T =L = =
=T I | =T | =T T
-150 T =T

-250
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Abbildung 16: Vergleich des Fb-Protokolls bei 31,5 mGy und 6,8 mGy anhand der CT-Werte von Kalk (grau),
lod (orange), Fett (gelb), Wasser (blau) und Ethanol (griin) in konv. Bildern und VMI; der Balken kennzeich-
net den MW und die Whisker die SA

Auch bei den Messungen des Fb-Protokolls bei maximaler und minimaler Dosis
unterschieden sich die CT-Werte aquivalenter ROIs (bis auf Kalk) kaum und
lagen meist innerhalb der SA der jeweils anderen Dosismessung. Auch hinsicht-
lich der Energie zeigten die CT-Werte einen ahnlichen Verlauf wie beim Th-Pro-
tokoll. Der max. Betrag wurde bei 40 keV erreicht und die konv. Bilder ahnelten
den VMI bei 60 bzw. 70 keV. Auch die SA war in allen ROls (bis auf Kalk) bei

minimaler Dosis groRer als bei maximaler.
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Standardabweichung der Hintergrundregionen

Im Folgenden wurde die SA der Hintergrundregionen der Messungen mit dem
Th-Protokoll (s. Abbildung 17) und Fb-Protokoll (s. Abbildung 18) dargestellt.
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Abbildung 17: Vergleich des Th-Protokolls bei 90,3 mGy und 5,3 mGy anhand der SA der Hintergrundregi-
onen Ethanol (griin), Wasser (blau) und Fett (gelb) in konv. Bildern und VMI

Beim Th-Protokoll war die SA der CT-Werte bei 90,3 mGy stets niedriger als bei
5,3 mGy. Bei niedriger Energie nahm die SA zu und zeigte somit einen ahnlichen

Verlauf wie die korrespondierenden CT-Werte.
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Abbildung 18: Vergleich des Fb-Protokolls bei verschiedener Dosis anhand der SA der Hintergrundregionen
Ethanol (griin), Wasser (blau) und Fett (gelb) in konv. Bilder und VMI

Beim Fb-Protokoll zeigte Ethanol mit zunehmender Dosis eine kleinere SA. Was-
ser und Fett zeigten einen irregularen Verlauf, bei dem die SA trotz steigender
Dosis teilweise zunahm, obwohl das Hintergrundrauschen bei steigender Dosis
eigentlich abnehmen sollte (Goldman, 2007). Hinsichtlich der Energie ahnelte der
Verlauf der SA wie schon beim Th-Protokoll dem der korrespondierenden CT-
Werte.
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4.1.1.2 CNR
Zunachst wurde die CNR des Th-Protokolls bei unterschiedlicher Dosis evaluiert
(s. Abbildung 19).
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Abbildung 19: Vergleich des Th-Protokolls bei 5,3 mGy (links) und 90,3 mGy (rechts) anhand der CNR von
Kalk (grau) und lod (orange) in konv. Bildern und VMI; Hintergrund: Ethanol (A), Wasser (B), Fett (C); der
Balken kennzeichnet den MW und die Whisker die SA
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Die CNR war in aquivalenten konv. Bildern und VMI bei 90,3 mGy grofer als bei
5,3 mGy. In allen Messungen zeigte Kalk eine hohere CNR als lod. Die CNR
nahm bei niedriger Energie zu, wodurch VMIs bei 40 keV stets die héchsten
Werte aufwiesen. Die niedrigste CNR fand sich meist in VMIs bei 70 keV. Die
Werte in konv. Bildern ahnelten denen bei 60 bzw. 70 keV.

Bei 5,3 mGy zeigte sich die hochste CNR vor dem Hintergrund Fett und betrug
fur Kalk 168,34 + 6,45 und fur lod 100,37 £ 1,69. Die niedrigste CNR zeigte sich
fur Kalk vor dem Hintergrund Ethanol und betrug 73,05 + 3,28, fir lod zeigte sie
sich vor dem Hintergrund Wasser und betrug 31,04 £ 1,51.

Bei 90,3 mGy zeigte sich die hochste CNR vor dem Hintergrund Ethanol und
betrug fur Kalk 324,13 + 16,98, fur lod 177,23 + 2,59. Die niedrigste CNR zeigte
sich vor dem Hintergrund Wasser und betrug fur Kalk 162,52 + 9,98 und flr lod
67,56 + 2,43.

Dieser quantitative CNR-Unterschied wurde auch visuell deutlich (s. Abbildung
20). Der Kontrast war bei MonoE 40 keV deutlich grosser als in den konv. Bildern

und das Rauschen war bei hoher Dosis deutlich niedriger als bei Standarddosis.

Abbildung 20: Direkte Vergleichsaufnahmen des Th-Protokolls bei A) konv. Bild + Standarddosis, B) konv.
Bild + hohe Dosis, C) MonoE 40 + Standarddosis und D) MonoE 40 + hohe Dosis
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4.1.2 Evaluation des Felsenbeinprotokolls

4.1.2.1 CNR bei verschiedenen Filtern

Bereits visuell fiel ein deutlicher Unterschied der Bildqualitat des Fb-Protokolls
bei hartem (YC) und weichem Filter (UB) auf (s. Abbildung 21).

Abbildung 21: Direkte Vergleichsaufnahmen einer konv. Messung des Fb-Protokolls (31,5 mGy) mit hartem
(YC) und weichem Filter (UB)

Zur Objektivierung wurde die CNR der ROls berechnet. Im Folgenden wurden
die zwei zur Verfugung stehenden Filter des Fb-Protokolls bei konv. Messung
(31,5 mGy) miteinander verglichen (s. Abbildung 22).
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Abbildung 22: Vergleich des weichen (UB) und harten (YC) Filters des Fb-Protokolls bei 31,6mGy anhand
der CNR von Kalk (grau) und lod (orange) in konv. Bildern; Hintergrund: Ethanol (A), Wasser (B), Fett (C);
der Balken kennzeichnet den MW und die Whisker die SA

Die CNR aquivalenter ROIs war bei weichem Filter (UB) stets hoher als bei
hartem Filter (YC). Kalk zeigte stets eine hdhere CNR als lod. Die maximale CNR
zeigte sich fur Kalk vor dem Hintergrund Ethanol und betrug 88,94 + 2,83, fur lod
zeigte sie sich vor dem Hintergrund Fett und betrug 37,53 + 1,32.
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4.1.2.2 CNR bei verschiedenen CTDIvols
Im Folgenden wurde die CNR des Fb-Protokolls mit UB-Filter bei unterschiedlicher Dosis evaluiert (s. Abbildung 23).
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Abbildung 23: Vergleich des Fb-Protokolls bei unterschiedlicher Dosis anhand der CNR von Kalk (grau) und lod (orange) in konv. Bildern und VMI; Hintergrund: Ethanol

(A), Wasser (B), Fett (C); der Balken kennzeichnet den MW und die Whisker die SA
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Kalk zeigte in allen Bildern eine hohere CNR als lod. Die CNR nahm bei
sinkender Energie zu, wodurch die hochste CNR bei 40 keV erreicht wurde. Die
niedrigste CNR zeigten konv. Bilder bzw. VMI bei 70 keV.

Vor dem Hintergrund Ethanol verhielten sich Dosis und CNR kongruent: Nahm
die Dosis ab, so nahm auch die CNR ab. Die CNR von Kalk bewegte sich dabei
zwischen min. 44,96 + 1,54 und max. 220,00 £ 9,55, die von lod zwischen min.
25,00 + 1,33 und max. 98,38 + 1,68. Vor den Hintergrinden Wasser und Fett
zeigte die CNR einen irregularen Verlauf und es kam teilweise zu hoherer CNR
trotz sinkender Dosis, was durch den Verlauf der SA (s. Abbildung 20) und die

Berechnung der CNR (s. Formel 3) erklart werden konnte.

4.1.3 Vergleich des Thorax- und Felsenbeinprotokolls

4.1.3.1 CNR

Im Folgenden wurde die CNR des Th-Protokolls bei Standarddosis mit der des
Fb-Protokolls bei Standarddosis und bei an das Th-Protokoll angepasster Dosis

verglichen (s. Abbildung 24). Als Hintergrund diente Ethanol.

Kalk_Th_5,3mGy = Kalk_Fb_31,5mGy ' Kalk_Fb_6,8mGy
lod_Th 5,3mGy mlod_Fb 31,5mGy ' lod_Fb_6,8mGy
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Abbildung 24: Vergleich des Th- und Fb-Protokolls anhand der CNR von Kalk (grau) und lod (orange) bei
Standarddosis und bei &hnlicher Dosis; Hintergrund: Ethanol; der Balken kennzeichnet den MW und die
Whisker die SA
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Bei vergleichbarer Dosis hatte Kalk stets eine hdhere CNR als lod. Die CNR stieg
bei niedriger Energie, wodurch die max. Werte bei 40 keV erreicht wurden. Die
minimalen Werte zeigten sich je nach Kombination von Protokoll, Dosis und ROI
bei 70 keV oder im konv. Bild. Das Fb-Protokoll bei Standarddosis zeigte stets
die héchste CNR mit max. Werten von 220,00 + 9,55 fur Kalk und 98,38 £ 1,68
fur lod, gefolgt vom Th-Protokoll bei Standarddosis mit max. Werten von 124,71
1 5,14 flr Kalk und 70,90 £ 1,47 fUr lod. Die niedrigste CNR zeigte stets das Fb-
Protokoll mit an das Th-Protokoll angepasster Dosis mit max. Werten von 81,38
+ 3,46 fur Kalk und 39,37 + 1,26 fur lod. Dieser quantitative CNR-Unterschied
zwischen dem Th- und Fb-Protokoll bei ahnlicher Dosis wurde auch visuell deut-
lich (s. Abbildung 25).

Abbildung 25: Direkte Vergleichsaufnahmen des Th- (links) und Fb-Protokolls (rechts) bei dhnlicher Dosis:
A) konv. + 5,3 mGy, B) konv. + 6,8 mGy, C) MonoE 40 + 5,3 mGy und D) MonoE 40 + 6,8 mGy
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4.1.3.2 Materialzusammensetzung
Neben der CNR wurden auRerdem Zest (s. Abbildung 26) und ED (s. Abbildung

27) der ROls bei Verwendung verschiedener Protokolle und CTDIvols analysiert.

Bei der Analyse von Zest und ED zeigten sich im Th- und Fb-Protokoll ahnliche
Werte fur die jeweiligen ROIls. Auch eine Veranderung der Dosis fuhrte nur zu
minimalen Schwankungen der Messwerte, wobei die Messwerte bei Kalk am

starksten variierten.
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7 @ ° ° 5 ° ° . Fett
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Abbildung 26: Vergleich des Th- und Fb-Protokolls anhand der effektiven Kernladung (Zerr) von Kalk (grau),
lod (orange), Wasser (blau), Ethanol (griin) und Fett (gelb) bei verschiedener Dosis

Die hochsten Ze-Werte wurden fur Kalk gemessen, die niedrigsten fur Fett. Kalk
zeigte dabei Werte um 9,79 + 0,31, lod um 8,30 + 0,15, Fett um 5,56 + 0,13,
Ethanol um 6,64 + 0,16 und Wasser um 7,00 + 0,14. Die maximale Abweichung
einzelner Messwerte vom MW zeigte Kalk mit 4,3%.
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Abbildung 27: Vergleich des Th- und Fb-Protokolls anhand der relativen Elektronendichte (%EDW) von Kalk
(grau), lod (orange), Wasser (blau), Ethanol (griin) und Fett (gelb) bei verschiedener Dosis

Die hochsten ED-Werte wurden fur Kalk gemessen, die niedrigsten fur Ethanol.
Kalk zeigte dabei Werte um 107,13 £ 1,51, lod um 102,42 + 0,47, Fett um 94,46
1 0,26, Ethanol um 91,96 + 0,33 und Wasser um 100,40 + 0,56 [jeweils %EDW].

Die maximale Abweichung einzelner Messwerte vom MW zeigte Kalk mit 1,8%.
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4.2 Klinisch-radiologische Studie

Bei jeder Patientin wurden zunachst CT-Werte und absolute IC der ROIs mit der
hochsten lodaufnahme im Brustdrisengewebe gemessen. Fir die Normalisie-
rung wurde zudem eine ROl in der Aorta und zwei weitere ROIs in der Muskulatur
verwendet. Anschliefend wurden die Werte gemittelt, um jeder Patientin einen
absoluten Wert fir die weiteren Analysen zuschreiben zu kénnen und weiterhin

alle erhobenen Daten zu berucksichtigen.

4.2.1 Absolute Werte des Brustgewebes

Zunachst wurden die beiden Kohorten anhand der CT-Werte und der absoluten
IC des Brustgewebes miteinander verglichen. Um Ausrei3er mit darzustellen,

wurden die absoluten Werte mittels Boxplots visualisiert (s. Abbildung 28).
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Abbildung 28: Vergleich der nicht-laktierenden und laktierenden Kohorte anhand der CT-Werte (links) und
absoluten IC (rechts) des Brustgewebes. Das ,x“ kennzeichnet den MW, die Linie in der Box den Median,
die Boxen schlieRen den Interquartilsabstand (IQR) ein und die Whisker max. 1,5 * IQR.

Die CT-Werte des Brustgewebes unterschieden sich signifikant zwischen der
nicht-laktierenden und der laktierenden Kohorte (p<0,001). Der mittlere CT-Wert
des Brustgewebes betrug 27,73 + 11,47 HU bei den nicht-laktierenden und 56,78
+ 16,81 HU bei den laktierenden Frauen. Der absolute Unterschied zwischen den
beiden Mittelwerten betrug 29,05 HU. In der nicht-laktierenden Kohorte gab es
einen Ausreifl’er mit einem CT-Wert von 64,22 HU.
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Auch die lodkonzentration des Brustgewebes unterschied sich signifikant zwi-
schen der nicht-laktierenden und der laktierenden Kohorte (p<0,001). Die mittlere
IC des Brustgewebes betrug 0,24 + 0,25 mg/ml bei den nicht-laktierenden und
1,14 + 0,37 mg/ml bei den laktierenden Frauen. Der absolute Unterschied zwi-
schen den beiden MW betrug 0,91 mg/ml. In der nicht-laktierenden Kohorte gab
es vier Ausreil3er mit einer IC von 0,60, 0,64, 0,72 und 1,39 mg/ml.

4.2.2 Evaluation einer Normalisierung
4.2.2.1 Normalisierungsgrof3en

Im Folgenden wurden die beiden Kohorten anhand der absoluten IC der Norma-

lisierungsstrukturen miteinander verglichen (s. Abbildung 29).
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Abbildung 29: Vergleich der nicht-laktierenden und laktierenden Kohorte anhand der IC der Aorta (links)
und der Muskulatur (rechts). Die breite Linie kennzeichnet den MW, die Whisker die SA und die Boxen
schlieBen das 95%-KI fiir den MW ein.

Die IC der Aorta unterschied sich signifikant zwischen der nicht-laktierenden und
der laktierenden Kohorte (p<0,001). Die mittlere IC der Aorta betrug bei den nicht-
laktierenden Frauen 5,17 + 0,84 mg/ml und bei den laktierenden Frauen 4,20 *
0,75 mg/ml. Der absolute Unterschied zwischen den beiden MW betrug 0,97

mg/ml.

Die IC der Muskulatur unterschied sich signifikant zwischen der nicht-laktieren-

den und der laktierenden Kohorte (p<0,05). Die mittlere IC der Muskulatur betrug
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bei den nicht-laktierenden Frauen 0,64 + 0,30 mg/ml und bei den laktierenden
Frauen 0,49 + 0,19 mg/ml. Der absolute Unterschied zwischen den beiden MW
betrug 0,15 mg/ml.

4.2.2.2 Normalisierte lodkonzentration des Brustgewebes

Im Folgenden wurden die beiden Kohorten anhand der absoluten und nach Me-
thode A normalisierten lodkonzentration des Brustgewebes miteinander vergli-
chen (s. Abbildung 30).
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Abbildung 30: Vergleich der nicht-laktierenden (links) und laktierenden Kohorte (rechts) anhand der absolu-
ten (abs), blut-normalisierten (bn) und muskel-normalisierten (mn) IC des Brustgewebes. Die breite Linie
kennzeichnet den MW, die Whisker die SA und die Boxen schlieSen das 95%-KI fiir den MW ein.

Sowohl die absolute als auch die blut- und muskel-normalisierte IC des Brustge-
webes unterschieden sich signifikant zwischen der nicht-laktierenden und der
laktierenden Kohorte (p<0,001). Die IC betrug bei den nicht-laktierenden Frauen
absolut 0,24 + 0,25 mg/ml, blut-normalisiert 0,24 + 0,25 mg/ml und muskel-nor-
malisiert 0,26 + 0,25 mg/ml. Bei den laktierenden Frauen betrug diese absolut
1,14 £ 0,37 mg/ml, blut-normalisiert 1,17 + 0,40 mg/ml und muskel-normalisiert
1,27 + 0,53 mg/ml.

Im Folgenden wurde die alternative Normalisierungsmethode B der IC analysiert
(s. Abbildung 31). Dabei wurde die absolute IC des Brustgewebes einer jeden
Patientin durch die absolute IC der Aorta geteilt. Es ergaben sich relative Werte

ohne Einheit.
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Abbildung 31: Vergleich der nicht-laktierenden (links) und laktierenden Kohorte (rechts) anhand der relativen
blut-normalisierten (rel. bn) IC des Brustgewebes. Die breite Linie kennzeichnet den MW, die Whisker die
SA und die Boxen schlieBen das 95%-KI fiir den MW ein.

Auch die relative blut-normalisierte IC des Brustgewebes unterschied sich signi-
fikant zwischen der nicht-laktierenden und der laktierenden Kohorte (p<0,001).
Die relative IC des Brustgewebes betrug bei den nicht-laktierenden Frauen 0,05
1 0,05 und bei den laktierenden Frauen 0,28 + 0,03.

4.2.2.3 Referenzwerte

Bei der ersten Normalisierungsmethode waren SA und 95%-KI sowohl fur nicht-
laktierenden als auch fur die laktierenden Frauen bei der absoluten IC am ge-
ringsten. Sowohl die Normalisierung auf das Blut als auch auf die Muskulatur
fihrten zu keiner Verringerung der Varianz. Es konnten folgende Referenzwerte

vorgeschlagen werden (s. Tabelle 8).

Tabelle 8: Referenzwerte (MW, SA & 95%-KI-Level) fiir die absolute und relative blut-normalisierte IC des
Brustgewebes nicht-laktierender und laktierender junger Frauen

Nicht-laktierend Laktierend
Normalisierungsmethode A B A B
Mittelwert 0,24 0,05 1,14 0,28
Standardabweichung 0,25 0,05 0,37 0,10
95%-Konfidenzintervall-Level 0,08 0,02 0,14 0,03
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5 Diskussion

Zusammenfassung der Hauptergebnisse

In dieser Arbeit wurden verschiedene Moglichkeiten spektraler DL-DECT fur die

Brustbildgebung evaluiert:

Zum einen wurden mittels experimenteller Messungen eines Brustphantoms
erste Daten fur weitere Studien und die Entwicklung eines dedizierten Brust-CT-
Protokolls generiert. Dabei konnte festgestellt werden, dass das klinikinterne Th-
Protokoll dem klinikinternen Fb-Protokoll hinsichtlich der CNR bei ahnlicher Dosis
Uberlegen ist. Die hochste CNR der fur die Brustbildgebung besonders interes-
santen ROIs Kalk und lod zeigten VMI bei 40 keV. Dabei wurden Zest und ED
nicht wesentlich durch die Wahl der Protokollparameter beeinflusst und verschie-
dene Materialien konnten eindeutig voneinander differenziert werden (max. Ab-

weichung einzelner Messwerte <5%).

Zum anderen konnten Referenzwerte fur die quantitative lodaufnahme von ge-
sundem Brustgewebe junger Frauen nach i.v. KM-Applikation vorgeschlagen
werden. Dabei war die gemessene |IC des Brustgewebes bei laktierenden Frauen
mit 1,14 + 0,37 mg/ml signifikant héher aus als bei nicht-laktierenden Frauen mit
0,24 + 0,25 mg/ml (p<0,001). Eine Normalisierung zeigte keine Verringerung der

Varianz.
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5.1 Diskussion der Methoden

5.1.1 Experimentelle Phantom-Messungen

5.1.1.1 Zusammensetzung des Brustphantoms

FUr die experimentellen Messungen wurde ein Brustphantom verwendet. Es er-
folgten keine Messungen an menschlichem Gewebe. Menschliches Gewebe in
Form von Mamma-Abladaten sollte erst in einer Folgestudie verwendet werden.
Ziel der experimentellen Messungen war das Erlangen erster Informationen tber
den Bildkontrast mit den verwendeten CT-Protokollen. Auf diesen Ergebnissen
sollten folgende Studien aufbauen. Messungen an lebenden Frauen wurden auf-
grund der zu hohen Strahlenbelastung — teilweise wurde ein CTDIvol >90 mGy
erreicht — und des sich daraus ergebenden Risikos fur Folgeschaden von vorne-

herein ausgeschlossen.

Um eine weibliche Brust bestmdglich zu simulieren, entschied man sich fir fett-
reiches Schweinefleisch, da auch die weibliche Brust neben Drisen- und Binde-
gewebe zu einem Groldteil aus Fettgewebe besteht (Nelson, Cervifio, Boone, &
Lindfors, 2008). Eine Simulation von echtem Brustdrisengewebe ware aufgrund
des hohen Aufwands fur diese Studie nicht realisierbar gewesen. Die lodkapsel
diente der Simulation KM-verstarkter Messungen. Der lodgehalt von ca. 3 mg/ml
entsprach dabei einer Konzentration wie sie auch in verschiedenen
menschlichen Organen nach i.v. KM-Applikation gemessen werden konnte
(Zopfs, Graffe, et al., 2021). Eine Blutzirkulation und damit eine Veranderung der
IC Uber die Zeit konnte nicht simuliert werden. Die hinzugefligten Partikel aus
Hydroxyapatit und Gewebekleber sollten Mikrokalk simulieren. Wahrend
Mikrokalk aus Kalziumoxalat meist auf gutartige Lasionen der Brust hinweist, wird
Mikrokalk aus Hydroxyapatit mit bosartigen Tumoren in Verbindung gebracht
(Cox & Morgan, 2013; Logullo et al.,, 2022). Die Wasserkapsel diente als
Referenzwert und nahm eine wichtige Rolle bei der Qualitatskontrolle der
Messungen ein. Bei zuverlassigen Messungen sollte per definitionem der CT-

Wert von Wasser moglichst nahe 0 HU liegen.

5.1.1.2 Verwendete CT-Protokolle
Bei computertomographischen Fragestellungen im Bereich der Brust wird im Kli-
nischen Alltag am haufigsten das Th-Protokoll verwendet, da es ebendiese Re-

gion darstellt. Da am Klinikum rechts der Isar zum Zeitpunkt der Datenerhebung
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kein dediziertes Brust-Protokoll existierte, wurden die Messungen des Brust-
phantoms initial mithilfe des Th-Protokolls durchgefihrt. Dabei lag die Strahlen-
dosis mit einem CTDIvol von 5,3 mGy nahe an der mittleren Parenchymdosis
(MGD) einer gewodhnlichen Mammographie von 3-4 mGy (Hendrick, 2020;
Hermann, 2003). Dedizierte Brust-CT-Scans haben im Schnitt eine MGD von 6-
11 mGy (Hendrick, 2020), wobei manche Scanner mit pc-Detektoren mit Monte-
Carlo-Simulationen bereits deutlich geringere Dosen von nur 4,4-5,7 mGy errei-

chen konnten (Berger, Marcon, Saltybaeva, et al., 2019).

Initial wurde ein Scan des Th-Protokolls bei SD (5,3 mGy) durchgefuhrt. Dieses
hatte im Vergleich zu anderen Protokollen jedoch nur eine geringe raumliche Auf-
I6sung. Eine besonders hohe raumliche Auflosung bot hingegen das Fb-Proto-
koll. Um die Bildqualitat zu erhéhen, wurden dementsprechend weitere Scans
durchgefuhrt: einer mithilfe des Th-Protokolls bei manuell hochmodulierter Dosis
(90,3 mGy) sowie einer mithilfe des Fb-Protokolls bei SD (31,5 mGy). Auf diese
Weise konnten erste Referenzwerte ermittelt werden, auf die im Weiteren noch

eingegangen werden soll.

Fur verschiedene CT-Protokolle wurden unterschiedliche Rekonstruktionsfilter
verwendet. Dabei kam nicht immer nur ein Filter pro Protokoll in Frage. Fur be-
stimmte Regionen wie das Felsenbein kdnnen je nach klinischer Fragestellung
entweder ein ,weicher oder ein ,harter” Filter verwendet werden. Da nicht von
vorneherein ein Filter ausgeschlossen werden sollte, wurden beide Filter getestet
und das Phantom einmal mit weichem (UB) und einmal mit hartem Filter (YC)
gescannt. Bei der Evaluation der Filter wurden keine weiteren Protokollparameter

verandert. Es handelte sich um das Standard-Felsenbeinprotokoll.

Aus Grunden der Qualitatssicherung wurden anschlieRend Scans des Fb-Proto-
kolls bei heruntermodulierter Dosis durchgefuhrt. Es sollte evaluiert werden, bis
zu welcher Dosis eine gute Bildqualitat im Sinne einer diagnostisch verwertbaren
CNR erreicht werden konnte. Auf3erdem konnte dadurch schlief3lich ein Vergleich

des Th- und Fb-Protokolls bei ahnlicher Dosis durchgeflihrt werden.
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5.1.1.3 Datenerhebung und Auswertung

Die Messungen wurden mithilfe der kommerziellen Software IntelliSpace Portal
(Philips Healthcare, USA) an einer zertifizierten Workstation am Klinikum rechts
der Isar durchgefuhrt. Mithilfe dieser Software konnten aus den SBI-Datensatzen
prazise VMI, ED- & Ze-Maps erstellt werden (Ehn et al., 2018; Mei et al., 2018).
Im direkten Vergleich zur Rapid-kVp- und Dual-Source-Technik kann die DL-
DECT sogar prazisere VMI erzeugen (Sellerer et al., 2018).

In Ricksprache mit erfahrenen Radiologen und Physikern wurde die CNR als
Kriterium far die Bildqualitat herangezogen. Diese wird auch in der Literatur re-
gelmalig zur Evaluation der Bildqualitat von CT-Scans verwendet (Neuhaus et
al., 2017; Schneider et al., 2014; Sommer et al., 2012; Zhou et al., 2016; Zopfs,
Grosse Hokamp, et al., 2021; Zopfs et al., 2019) — nicht zuletzt in aktuellen
Studien zur Mammadiagnostik (Berger, Marcon, Saltybaeva, et al., 2019; Berger
et al., 2022; Matsuura et al., 2023; Okada et al., 2020; Pacilé et al., 2019; Shim
et al., 2020).

Zur Berechnung der CNR existieren verschiedene Formeln in der Literatur. Als
Hintergrundregion dient optimalerweise eine Region aulerhalb der eigentlichen
Untersuchungsregion, z. B. Fett, Muskelgewebe oder auch Luft (Chatzaraki,
Kubik-Huch, Thali, & Niemann, 2022). Luft konnte in unserem Experiment nicht
als Hintergrund verwendet werden, da die Software aufgrund der zu geringen SA
von Luft (<0,5 HU) immer auf 0 HU rundete. Das machte eine Berechnung der
CNR unmaoglich, da die SA im Nenner stand (s. Formel 3). Die Muskulatur war in
unserem Phantom zu inhomogen. In den alternativen Hintergrundregionen
Wasser und Fett nahm die SA trotz hoherer Dosis teils zu, was auf eine
suboptimale Datenakquise hindeutete. Qualitativ hochwertige Berechnungen der

CNR wurden ausschliefdlich mit der Hintergrundregion Ethanol erreicht.
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5.1.2 Kilinisch-radiologische Studie

5.1.2.1 Studienart

Unsere klinische Studie wurde retrospektiv durchgefluhrt. Prospektive CT-Studien
an gesunden Menschen sind aufgrund der Strahlenbelastung hdchst bedenklich.
Dementsprechend wurden physiologische Verhaltnisse in wissenschaftlichen
Studien bis dato meist retrospektiv untersucht — nicht zuletzt auch die physiolo-
gische IC verschiedener Koérperorgane bzw. -gewebe mittels DECT (Beck et al.,
2022a; Sauter et al., 2020; Zopfs, Graffe, et al., 2021).

Retrospektive Studien werden zwar oft als qualitativ minderwertig verstanden,
jedoch haben sie auch gewisse Vorteile. Da die Scans ohnehin im Rahmen des
klinischen Alltags durchgefihrt wurden, entstand weder ein zeitlicher noch ein
finanzieller Mehraufwand. AuRerdem wurde die Datenerhebung nicht durch die
Studienplanung beeinflusst, denn zu Beginn der Studie war bereits ein Grolteil
der CT-Scans durchgefuhrt worden. Kausalzusammenhange konnen durch
retrospektive Studien zwar suggeriert, jedoch nicht abschliel3iend nachgewiesen
werden (Sessler & Imrey, 2015a, 2015b). Daflur brauchte es im Idealfall mehrere
randomisierte, kontrollierte Studien, in denen alle anderen Faktoren kontrolliert

werden konnen (Sessler & Imrey, 2015c).

5.1.2.2 Studienpopulation

In diese Studie wurden nicht-laktierende und laktierende junge Frauen einge-
schlossen. Da es zu Beginn der Studienplanung nach unserem besten Wissen
noch keine Daten zur quantitativen lodaufnahme von gesundem Brustgewebe
gab, entschied man sich dazu, zwei charakteristische Zustande gesunden Brust-
gewebes zu untersuchen: laktierendes und nicht-laktierendes. Denn im Rahmen
der Erforschung neuer Methoden der Mammadiagnostik sind Referenzwerte der
KM-Verteilung nicht nur fur pathologisches, sondern auch fir physiologisches

Gewebe essenziell.

Die KohortengrofRe war mit 41 nicht-laktierenden bzw. 31 laktierenden Patientin-
nen eher klein. Zwar mindert eine kleine Studienpopulation die statistische
Power, eine zu grof3e Studienpopulation hingegen erhoht das Risiko, dass eine
Nullhypothese bei klinisch vernachlassigbaren Unterschieden abgelehnt wird

(Faber & Fonseca, 2014). Idealerweise sollte die GroRe der Studienpopulation
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initial berechnet werden. In diesem Fall waren die Mdglichkeiten jedoch einge-
schrankt, denn Studienkohorte 2 war limitierend fir die Anzahl der eingeschlos-
senen Patientinnen. Laktierende Frauen sind zumeist junge, gesunde Patientin-
nen. Wird im Klinikum rechts der Isar bei einer solchen Patientin eine CT-
Untersuchung angeordnet, kann das verschiedene Grunde haben. Bei der retro-
spektiven Recherche im klinikinternen PACS ging es dabei meistens um den
Ausschluss einer Lungenarterienembolie, die in der arteriellen und nicht in der
pv-KM-Phase untersucht wird. Andernfalls wird haufig eine native Untersuchung
durchgefuhrt, um die Muttermilch nicht mit KM zu belasten. Zwar ist die KM-
Belastung eines Neugeborenen Uber die Muttermilch nachgewiesenermalen
sehr gering (Webb, Thomsen, & Morcos, 2005), aber im klinischen Alltag wird
dennoch eine sehr vorsichtige Vorgehensweise bevorzugt. Daraus folgt, dass der
Pool fur Kohorte 2 naturgemalf sehr klein war, insb. wenn man sich auf Protokoll
A beschrankte. Aus diesem Grund wurden fur Kohorte 2 zusatzlich CT-
Untersuchungen mit Protokoll B eingeschlossen. Als keine weiteren Patientinnen
fur Kohorte 2 mehr gefunden werden konnten, wurde die Datenerhebung ge-
stoppt. Da die Datenerhebung fur beide Kohorten parallel erfolgte und man aus
Grinden der Vergleichbarkeit ahnlich groRe Studienkohorten anstrebte, blieben

beide Studienpopulationen relativ klein.

Einer Stichprobenverzerrung (engl. selection bias) wurde folgendermalen ent-
gegengewirkt: Zum einen wurden bei jedem Scan am klinikinternen DL-DECT
(IQon Spectral CT, Philips Healthcare, Cleveland, USA) automatisch SBI-
Datensatze erstellt, ohne die Bildqualitat zu schmalern oder die Strahlendosis zu
erhdohen (van Ommen et al., 2018; van Ommen et al., 2019). Allein auf diese
Weise wurde bereits bis zu einem gewissen Grad einem Selektionsbias
entgegengewirkt, denn zu jeder Patientin, die die Ein- und Ausschlusskriterien
unserer Studie erfillte, lagen mit Sicherheit SBI-Datensatze vor. Zum anderen
fand ein strenger Auswahlprozess der Studienpopulation statt: Der Doktorand
durchsuchte das klinikinterne PACS strukturiert anhand der Befundtexte, die von
zwei erfahrenen Radiologen — im Mittel mit 3 und 11 Jahren Berufserfahrung —
erstellt worden waren, nach laktierenden Patientinnen. Im Anschluss wurde diese
Auswahl nochmals von einer Radiologin mit Uber 10 Jahren Berufserfahrung

kontrolliert.
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Selbstverstandlich ist die Studienpopulation von vorneherein nicht reprasentativ
far unsere Gesellschaft. Denn alle Patienten, die einen CT-Scan bekommen, sind
in irgendeiner Weise vorerkrankt — ansonsten gabe es keine Indikation fur diese
Untersuchung. Dementsprechend wurde in dieser Studie nicht die lodkonzentra-
tion gesunden Brustgewebes bei gesunden jungen Frauen untersucht, sondern
die lodkonzentration gesunden Brustgewebes bei — in irgendeiner Art und Weise
— erkrankten jungen Frauen. Im klinischen Kontext dirfte dies allerdings von
nachrangiger Bedeutung sein. Schlief3lich lag der Fokus auf der Gesundheit des

Brustgewebes und nicht auf der Gesamtgesundheit der Patientin.

5.1.2.3 Verwendete CT-Protokolle

FUr diese Studie wurde die lodaufnahme von gesundem Brustgewebe in pv-
Phase nach i.v. KM-Applikation untersucht. Es wurden zwei klinikinterne Stan-
dardprotokolle eingeschlossen, die bis auf die Scanlange identisch waren. Das
Brustgewebe war bei allen Scans adaquat mitabgebildet worden, sodass ver-

gleichbare Messungen durchgefuhrt werden konnten.

In internationalen Studien hat sich bisher kein explizites Protokoll fir die lodquan-
tifizierung mittels DECT etabliert. Viele Studien wurden retrospektiv durchgefihrt
und verwendeten KM-gestltzte CT-Scans in pv-Phase, da in dieser Phase das
Weichgewebe optimal kontrastiert wird (lezzi et al., 2017). Scans in arterieller
Phase zeigen aufgrund der groReren Auswirkung von individuellen Patien-
teneigenschaften wie der kardialen Pumpfunktion deutlich groRere Schwankun-
gen der lodkonzentration (Lennartz, Abdullayev, et al., 2019). Aktuelle Erkennt-
nisse deuten sogar darauf hin, dass ein einzelner Scan von Thorax und Abdomen
in pv-Phase eine hohere Bildqualitat bietet als ein zweiphasiger Scan mit friher
Abbildung des Thorax und spater Abbildung des Abdomens (Garcia-Garrigos,
Arenas-Jiménez, & Sanchez-Paya, 2018). Aus diesem Grund wurden auch fir
unsere Studie CT-Scans in pv-Phase untersucht. Auch andere Studien, die die
quantitative lodaufnahme von menschlichem Brustgewebe mittels DECT
untersuchten, fUhrten Messungen in der pv-Phase durch (L. J. Chen et al., 2022;
Lan et al., 2022; J. X. Li et al., 2022; Metin et al., 2020; Volterrani et al., 2020; X.
Wang, Liu, Jiang, et al., 2021; X. Wang, Liu, et al., 2021a, 2021b).
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FUr Protokoll A betrugen mittleres CTDIvol und DLP 6,88 mGy bzw. 490,22
mGy*cm, fur Protokoll B hingegen 8,65 mGy bzw. 458,16 mGy*cm. Im nationalen
Vergleich lagen diese Werte am unteren Ende des Durchschnitts. So wurden in
einer deutschlandweiten Studie zuletzt ein CTDIvol von 11 mGy bzw. ein DLP
von 686 mGy*cm fur CT-Scans des Korperstamms (s. Protokoll A) und ein
CTDlvol von 11 mGy bzw. ein DLP von 496 mGy*cm flr abdominopelvine Scans
(s. Protokoll B) beschrieben (Schegerer, Nagel, Stamm, Adam, & Brix, 2017).
Unsere Werte Uberstiegen zwar den diagnostischen Referenzwert (DRW) einer
Mammaographie in zwei Ebenen von 4 mGy, lagen jedoch deutlich unter dem

gesetzlichen DRW von 12 mGy fur die jeweilige Kérperregion (BfS, 2022).

5.1.2.4 Datenerhebung und Auswertung

Die Messungen wurden mithilfe der kommerziellen Software IntelliSpace Portal
(Philips Healthcare, USA) an einer zertifizierten Workstation am Klinikum rechts
der Isar durchgefuhrt. IntelliSpace Portal ist das klinikinterne Standardprogramm
zur Evaluation spektraler CT-Scans und als kommerzielles Programm der Firma
Philips in diesem Bereich international anerkannt und verbreitet. Die Prazision
des verwendeten CT-Scanners bei der Quantifizierung der IC bis zu Werten von
1 mg/ml und geringer konnte bereits in mehreren Studien bestatigt werden (Ehn
et al., 2018; Jacobsen et al., 2019; B. Li, Pomerleau, Gupta, Soto, & Anderson,
2020; Sellerer et al., 2018).

lodkonzentration als quantitativer Biomarker

In den letzten Jahren wurden immer mehr Biomarker fur medizinische Diagnostik
erforscht. Einer davon ist die lodaufnahme von Gewebe nach i.v. KM-Applikation,
die sich mithilfe der DECT quantifizieren lasst. Dadurch lasst sich indirekt auf die
Blutversorgung des Gewebes rlickschlief3en, was insb. in der onkologischen For-
schung von grol3em Interesse ist. Gutartige Lasionen ohne Perfusion (z. B. Zys-
ten) lassen sich relativ einfach von bosartigen Lasionen mit lodaufnahme (z. B.
Nierenzellkarzinom) unterscheiden (Ascenti et al., 2012; Chandarana et al.,

2011). Die Unterscheidung zwischen gut- und bdsartigen Tumoren ist hingegen
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schwieriger. Um die Perfusion von Malignomen verstehen zu koénnen, ist

Kenntnis der lodaufnahme von gesundem Gewebe essenziell.

Verschiedene benigne und maligne Brustlasionen wurden bereits hinsichtlich der
quantitativen lodaufnahme mittels DECT untersucht (L. J. Chen et al., 2022; Lan
et al., 2022; Metin et al., 2020; Volterrani et al., 2020; X. Wang, Liu, Jiang, et al.,
2021; X. Wang, Liu, et al.,, 2021b). Fur die physiologische IC in gesundem

Brustgewebe existierten zu Beginn dieses Projekts noch keine Referenzwerte.

Normalisierung

Da die KM-Aufnahme in vivo immer zu einem gewissen Teil von individuellen
Patienteneigenschaften wie BMI, Alter oder myokardialer Pumpfunktion abhangt,
wurden die absoluten Werte normalisiert. Auf diese Weise sollte die Varianz der
Werte verringert werden. Als Normalisierungsstrukturen dienten — angelehnt an
vergleichbare Studien (Beck et al., 2022a; Zopfs, Graffe, et al., 2021) — ein

arterielles Blutgefald und ein Muskel in der Untersuchungsregion.

In der Literatur konnte keine einheitliche Normalisierungsformel gefunden wer-
den. Bei der Analyse der quantitativen IC mittels DECT sind zwei Formeln Ublich:
Bei der ersten wird die IC des Untersuchungsgewebes lediglich durch die IC der
Normalisierungsstruktur geteilt (s. Methode B) (Kato et al., 2015; Lan et al., 2022;
X. Wang, Liu, Jiang, et al., 2021; X. Wang, Liu, et al., 2021b; Zopfs, Graffe, et al.,
2021). Die Methode hat den Nachteil, dass die Einheit verloren geht und man die
Madglichkeit verliert, absolute und normalisierte lodkonzentrationen miteinander
zu vergleichen. Bei der zweiten Methode wird zusatzlich noch eine Multiplikation
mit der mittleren lodkonzentration der Normalisierungsstruktur durchgefuhrt (s.
Methode A) (Beck et al., 2022a, 2022b). Dadurch bleibt die Einheit erhalten und
man kann absolute und normalisierte lodkonzentration des
Untersuchungsgewebes miteinander vergleichen und die Sinnhaftigkeit einer
Normalisierung evaluieren. Aufgrund des fehlenden wissenschaftlichen
Konsenses fir oder gegen eine der beiden Methoden wurde in dieser Arbeit mit

beiden Methoden gearbeitet.
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Statistik

Fir die Testung statistischer Signifikanz wurde bei unabhangigen Kohorten, einer
Stichprobengrofle >30 in jeder Kohorte, jedoch unterschiedlicher Varianz
Welch's T-Test statt des t-Test verwendet (Welch, 1947). Nach Empfehlung von
Rasch et al. und Ruxton sollte sogar grundsatzlich ohne Prifung der Normalver-
teilung ab einer Stichprobengrofle >30 Welch’s T-Test vorgezogen werden, da
dieser bei homogenen Varianzen eine dem t-Test ahnlich hohe Teststarke und
bei heterogenen Varianzen eine dem t-Test deutlich Uberlegene Teststarke errei-
che (Rasch, Kubinger, & Moder, 2011; Ruxton, 2006).

Exkurs: Ausreiler

An dieser Stelle soll kurz auf die wenigen Ausreilder in der nicht-laktierenden Ko-
horte (s. Kapitel 4.2.1) eingegangen werden. Insgesamt gab es vier Frauen, de-
ren mittlere IC des Brustgewebes statistisch als ,Ausreiler (>1,5* IQR) gewertet
wurde. Dabei rissen alle diese Werte in Richtung hoherer IC aus, verschoben
also den vermuteten MW naher in Richtung der anderen Kohorte. Folglich hatte
ein Fehlen dieser Ausreiller das Ergebnis der Studie keineswegs insignifikant
gemacht, sondern den p-Wert noch weiter verringert. Bei den beiden niedrigeren
Ausreifdern konnte keine Erklarung fur die erhohte IC gefunden werden. Beim
zweithochsten Ausreil’er aulRerten die Kollegen im Befundtext den Verdacht auf
eine Zervizitis, eine Erkrankung, die u.a. durch eine hormonelle Imbalance (zu-
gunsten Progesteron) entstehen kann (Morrison et al., 2004; Ortiz-de la Tabla &
Gutiérrez, 2019); erhdhte Progesteronwerte kénnen wiederum die Diffe-
renzierung des glandularen Brustgewebes stimulieren (Conneely, Mulac-
Jericevic, & Arnett-Mansfield, 2007; Dijkman et al., 2023; Kumar, Freelander, &
Lim, 2021). Die Patientin mit dem hochsten Ausreilder der IC litt an einem unreifen
Teratom; derartige Tumore konnen teils Hormone produzieren, die an der
Brustentwicklung beteiligt sind (Dawley, Acuna, & Grasu, 2012; Pothula,
Matseoane, & Godfrey, 1994), was ihre hohen Werte erklaren kénnte. Diese
Annahmen sind allerdings lediglich retrospektive Spekulationen. Letztlich konnte
kein eindeutiger Grund fir die erhdhte lodkonzentration des Brustgewebes dieser

Frauen in dieser Studie identifiziert werden.
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5.2 Diskussion der Ergebnisse

5.2.1 Experimentelle Phantom-Messungen

5.2.1.1 Berechnungsgrundlagen

Sowohl bei Messungen mit dem Th- als auch bei denjenigen mit dem Fb-Protokoll
zeigten die CT-Werte den erwarteten Verlauf. So zeigte im konv. Bild Wasser
Werte um 0 HU und Fett Werte um -100 HU, was der Definition der HU-Skala
entsprach. Auch lod und Ethanol zeigten CT-Werte, die mit Werten aus der Lite-
ratur vereinbar waren (Ehn et al., 2018; Xu et al., 2011). Die hochsten Werte

zeigte erwartungsgemal der simulierte Mikrokalk.

Unterschiedliche Protokollparameter schienen nur einen geringen Einfluss auf
die CT-Werte zu haben. Der groRere Unterschied bei Kalk kdnnte auf die geringe
ROI-GréRe von nur 0,4 mm? und die damit verbundene héhere Messungenauig-
keit zurlckzufiihren sein. Die SA der CT-Werte war hingegen von der Dosis ab-
hangig und sollte bei hoherer Dosis sinken. Bei allen Messungen des Th-Proto-
kolls zeigte sich in allen ROIs (bis auf Kalk) der erwartete Verlauf, bei denen des
Fb-Protokolls traf dies jedoch insb. bei den Hintergrundregionen nur auf Ethanol
zu. So zeigte Wasser bei 6,8 mGy in VMI von 50 bis 70 keV eine geringere SA
als bei 11,3 mGy. Ebenso zeigte Fett bei 15,8 mGy in VMI von 40 bis 70 keV eine
geringere SA als bei 22,5 mGy. Dieser irregulare Verlauf der SA, der gegen die
allgemeine Regel einer Verringerung des Hintergrundrauschens bei zunehmen-
der Dosis verstolit, konnte durch die geringe ROI-GroRRe erklarbar sein. Das Pha-
nomen einer groReren Messvarianz bei kleineren ROIls wurde bereits in der Lite-
ratur beschrieben (Jafari-Khouzani, Paynabar, Hajighasemi, & Rosen, 2019;
Morabito et al., 2021). Dartuber hinaus konnen Abweichungen aufgrund der

manuellen Messungen nicht ausgeschlossen werden.

5.2.1.2 CNR

Mit der CNR sollte die Bildqualitat objektiviert werden. Die CNR war dabei einer-
seits direkt proportional zur Differenz des Signals von Untersuchungs- (Kalk, lod)
und Hintergrund-ROI (Ethanol, Wasser, Fett) und andererseits indirekt proporti-
onal zur SA des Hintergrunds. Aufgrund des zuvor beschriebenen, teils irregula-
ren Verlaufs der SA von Wasser und Fett sollte die mit diesen Hintergrund-ROls

berechnete CNR mit besonderer Vorsicht betrachtet werden. Insb. bei der klein-
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stufigeren Dosismodulation des Fb-Protokolls zeigten sich irregulare Verlaufe der
CNR, die durch den Verlauf der SA erklart werden konnten. Fir die weitere Dis-
kussion soll sich dementsprechend auf die CNR vor dem Hintergrund Ethanol

fokussiert werden.

In zahlreichen Studien konnte bereits eine Verbesserung der Bildqualitat durch
VMI gezeigt werden (S. Chang et al., 2018; Lv, Lin, Chen, & Gao, 2012;
Matsumoto et al., 2011; Yu, Leng, & McCollough, 2012). Dabei konnte fur lod ein
optimales Kontrastverhalten zwischen 40 und 70 keV festgestellt werden
(McCollough et al., 2015). Auch im Kontext der Brustbildgebung ist die
Anwendung von DECT ein hochaktuelles Thema. Aktuelle Studien konnten auch
hier eine verbesserte Bildqualitat durch die Verwendung von VMI nachweisen (J.
X. Li et al., 2022; Metin et al., 2020; Moon et al., 2020; Okada et al., 2020; X.
Wang, Liu, Jiang, et al., 2021; Yao et al., 2018).

Unsere Messungen konnten bestatigen, dass auch in unserem eigens hergestell-
ten Brustphantom die CNR von Kalk und lod bei hoherer Dosis steigt. Da sich die
CT-Werte zweier konventioneller Bilder bei unterschiedlicher Dosis nicht relevant
veranderten, konnte dies in erster Linie auf das niedrigere Bildrauschen bei ho-

herer Dosis zurickgefuhrt werden.

Beim direkten Vergleich der CNR der zwei untersuchten Protokolle fiel auf, dass
die CNR des Fb-Protokolls schon bei Standarddosis der des Th-Protokolls &h-
nelte. Bei ahnlicher Dosis war das Fb- dem Th-Protokoll hinsichtlich der CNR
deutlich unterlegen. Dies kdnnte einerseits auf die unterschiedliche Schichtdicke
zurtckzufuhren sein. Diese lag beim Th-Protokoll bei 0,9 mm und beim Fb-Pro-
tokoll bei 0,67 mm. Beim Th-Protokoll wurde das Rauschen somit Gber eine gro-
Rere Schichtdicke, also eine groRere Datenmenge, gemittelt, was zu einer gerin-
geren SA und dadurch zu einer hoheren CNR gefuhrt haben kdnnte. Andererseits
wurde deutlich, dass eine Reduzierung der mAs allein im Sinne einer Dosisan-
passung nicht zielfUhrend war. Denn dies bedeutete einen deutlichen Anstieg des

Rauschens, der zu Lasten der CNR ging.

SchlieB3lich konnte gezeigt werden, dass bei gleicher Dosis die CNR von Kalk
und lod bei niedriger Photonenenergie der CNR in konventionellen Bildern Gber-
legen ist. Das konnte darauf zurickgefuhrt werden, dass die Signalstarke von
Materialien mit hoher Kernladung wie lod (Z=53) und Kalk (Z=20) in Richtung
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deren k-Kante (Kalk: 4 keV, lod: 33,2 keV) zunimmt. Dabei zeigten sich zwei
grof3e Vorteile von VMI: Zum einen kann bei gleicher Dosis eine hdhere Bildqua-
litat erreicht werden, zum anderen ist bei Dosisreduktion eine vergleichbar hohe
Bildqualitat moglich. Bereits in unseren experimentellen Th-Messungen bei Stan-
darddosis bzw. deutlich erhdhter Dosis war Ersteres zu erkennen, Letzteres je-
doch aufgrund des enormen Dosisunterschieds nur zu erahnen. Die Fb-Messun-
gen machten diesen Vorteil allerdings offensichtlich: Fur Kalk konnte mit MonoE
40 keV-Bildern bei 11,3 mGy eine héhere CNR erreicht werden als in konv. Bil-
dern bei 31,5 mGy. Das entsprach einer hdheren Bildqualitat trotz 64% Dosisre-
duktion. Fur lod konnte mit MonoE 40 keV-Bildern bei 15,8 mGy eine hdhere
CNR erreicht werden als in konv. bei 31,5 mGy. Auch das entsprach einer hohe-
ren Bildqualitat trotz 50% Dosisreduktion. Diese Vorteile konnten aktuelle Studien
zur Dosisreduktion in der Schadelbildgebung bestatigen, was insbesondere bei

Kindern von grof3er Bedeutung ist (Reimer et al., 2019; Tan et al., 2023).

Bei KM-verstarkten Scans bietet sich ein weiterer Vorteil: Hier kann bei gleicher
Dosis eine niedrigere IC verabreicht werden, ohne Abstriche bei der Bildqualitat
machen zu mussen. In aktuellen Studien zur thorakalen Angiographie mittels
DECT konnte trotz Verringerung der applizierten KM-Dosis um 50%-70% mit nie-
derenergetischen VMI eine mit der SECT vergleichbare Bildqualitat erzielt wer-
den (Johansen, Martinsen, Enden, & Svanteson, 2022; Shuman, O'Malley,
Busey, Ramos, & Koprowicz, 2017). Diese KM-Einsparung bietet insb. bei
vorerkrankten Patienten ganz neue diagnostische Maoglichkeiten. So kdnnte
Patienten mit eingeschrankter Nierenfunktion, fir die ansonsten lediglich eine
native Untersuchung in Frage kdme, eine diagnostisch aussagekraftigere KM-

Untersuchung mit reduziertem KM angeboten werden.

5.2.1.3 Materialzusammensetzung

In zahlreichen Studien konnte eine prazise Materialseparation mittels Zef und ED
gezeigt werden. In der onkologischen thorakalen Bildgebung wurden bspw. be-
reits signifikante Unterschiede der Zesr zwischen verschiedenen Lungentumoren
(Jia, Xiao, Sun, & Jiang, 2018) sowie zwischen primaren Lungentumoren und
Metastasen im Lungenparenchym (Deniffel et al., 2021) festgestellt. Auch in der

Brustbildgebung wurden bereits signifikante Unterschiede der Zet zwischen
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verschiedenen malignen und benignen Lasionen festgestellt (Demirler Simgir et
al., 2021; Krug et al., 2022; Lan et al., 2022; X. Wang, Liu, et al., 2021b). Mit Hilfe
von ED-Karten aus DECT-Datensatzen konnten bereits dosimetrische Fehler in
der Bestrahlungsplanung von Kindern mit abdominellem Tumorleiden signifikant
reduziert (Ates et al., 2021) und Knochenmetastasen zielgenau biopsiert werden
(Yamamoto et al., 2021).

Auch mit unseren experimentellen Messungen konnten einzelne Materialien ein-
deutig differenziert werden. Zudem konnte gezeigt werden, dass eine Verande-
rung der Dosis keinen relevanten Einfluss auf die Messgenauigkeit der Materi-
aleigenschaften hatte. Aufgrund des selbststandigen Phantom-Aufbaus existier-
ten fur unsere ROIs anders als bei kommerziell erwerbbaren Phantomen keine
exakten Vergleichswerte fur ED und Zer. Die Werte zeigten trotz unterschiedli-
cher Scanparameter geringe Varianz mit einer maximalen Abweichung von 1,8%
(ED) bzw. 4,3% (Zef) — und das jeweils bei Kalk, der kleinsten ROI.

In der Literatur konnten exemplarische Vergleichswerte gefunden werden (s.
Tabelle 9): fir Wasser 7,4-7,5 Zett bzw. 100 %EDW, flir Knochen 9,8-13,2 Zes
bzw. 110-168 %EDW, fur Fett 6,1-6,3 Zest bzw. 93-95 %EDW und fir lod (2,5
mg/ml) ca. 8,6 Zef bzw. 102 %EDW (Birnbacher et al., 2018; Hua, Shapira,
Merchant, Klahr, & Yagil, 2018); fur Ethanol wurden Werte um 6,3-6,5 Zest bzw.
82-84 %EDW berichtet (Garcia, Azorin, & Almansa, 2016). Damit befanden sich
unsere Werte in einer ahnlichen GroRenordnung. Die Abweichungen konnten
zum einen wiederum auf die geringe ROI-GroRe zuruckzufuhren sein, zudem
konnten auch etwas abweichende Materialzusammensetzungen eine Rolle

gespielt haben.
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Tabelle 9: Vergleich der Zerr und ED unserer ROls mit entsprechenden Literaturwerten: *(Birnbacher et al.,
2018), **(Hua et al., 2018), ***(Garcia et al., 2016)

Eigene Messungen Literaturwerte
ROI Zeff ED [%EDW] Zeff ED [%EDW]
Wasser 7,0 100 7,4-7,5%** 100* **
lod 8,3 102 8,6** 102**
Kalk 9,8 107 9,8-13,2** 110-168**
Fett 5,6 94 6,1-6,3** 93-95**
Ethanol 6,6 92 6,3-6,5*** 82-84***

5.2.2 Kilinisch-radiologische Studie
5.2.2.1 CT-Werte des Brustgewebes

Die gemessenen CT-Werte des Brustgewebes nicht-laktierender und laktieren-
der Frauen lagen mit 27,73 £ 11,47 HU bzw. 56,78 £ 16,81 HU erwartungsgemaf
im Bereich von organischem Weichgewebe. Der signifikante Unterschied ist da-
bei insb. auf die physiologische Zunahme von dichterem Drlisengewebe wahrend
Schwangerschaft und Laktation zurickzufuhren (Knabl et al., 2013). Fur
laktierendes Brustgewebe sind dies nach unserem Wissen die ersten publizierten
CT-Werte. Auch fur gesundes, nicht-laktierendes Brustgewebe sind Ver-
gleichswerte in der Literatur rar. Die meisten Studien beschaftigten sich mit Ma-
lignomen, Vergleichsmessungen in gesundem Brustgewebe wurden bisher sel-

ten durchgeflihrt. Die publizierten Werte deckten sich sehr gut mit unseren.

So publizierten Okamura et al. in einer Studie zur Anwendung von DECT in der
Brustkrebsdiagnostik CT-Werte flr normales Brustgewebe von 31,4 + 12,4 HU
nach i.v. KM. Die KM-Bilder wurden mit einem Delay von 80 s erstellt, was mit
unseren Parametern vergleichbar war. Allerdings lag die KM-Dosis mit 540 mg/ml
etwas Uber unserer, was die leicht hoheren CT-Werte erklaren konnte. Zudem
handelte es sich nicht um ein DL-DECT und die mittlere ROI-Gr63e war mit 4
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mm Durchmesser geringer als in unserer Studie. (Okamura, Yoshizawa,
Yamaguchi, & Kashiwakura, 2016). Volterrani et al. konnten in normalem Brust-
gewebe CT-Werte von 27,0 £ 10,1 HU nachweisen (Volterrani et al., 2020). Zwar
verwendeten sie VMIs bei 70 keV, diese sind aber von den Werten mit konventi-
onellen Bildern bei 120 kVp vergleichbar (Rassouli, Chalian, Rajiah,
Dhanantwari, & Landeras, 2017). Okada et al. fanden in 120-kVp-aquivalenten
Bildern ahnliche Werte mit einem Median von 27,16 HU (Interquartilsabstand
(IQR): 19,26 — 38,17 HU) fur normales Brustgewebe (Okada et al., 2020). Die
Scanparameter waren zwar wiederum nicht identisch mit unserer Studie, aber
ahnlich. Chen et al. konnten in VMIs bei 70 keV Werte von 36,32 + 6,61 HU
nachweisen (L. J. Chen et al., 2022). Auch hier wichen die verwendeten Scanpa-

rameter gering von unserer Studie ab.

5.2.2.2 Absolute lodkonzentration des Brustgewebes

lodquantifizierung mittels DECT wurde bereits in vielen Studien durchgefihrt, wo-
bei man sich bisher meist auf pathologisches Gewebe fokussierte. Vergleichsda-
ten zur physiologischen Verteilung der IC nach i.v. KM-Applikation sind nach wie
vor rar. Die erste grof3e Studie zu diesem Thema veroffentlichte eine Arbeits-
gruppe aus Kolin. Die Studie umfasste tUber 570 eingeschlossene DECT-Scans
und konnte fur zahlreiche Organe, GefalRe, Lymphknoten und Muskeln Referenz-
werte flr die physiologische Verteilung von lod nach i.v. KM-Applikation liefern.
Dabei fand sich eine Verteilung der physiologischen IC in der pv-Phase von 0,0
1 0,0 bis 6,6 + 1,3 mg/ml mit den héchsten Werten im Nierenkortex und den nied-
rigsten im Fettgewebe. Brustgewebe wurde nicht untersucht. (Zopfs, Graffe, et
al., 2021)

Im Vergleich dazu wurde in unserer Studie in gesundem Brustgewebe eine eher
niedrige IC mit 0,24 + 0,25 mg/ml bei nicht-laktierenden und 1,14 + 0,37 mg/ml
bei laktierenden jungen Frauen gefunden. Der signifikante Unterschied kdnnte
auf die starkere Durchblutung wahrend Schwangerschaft und Laktation zurlck-
zufuhren sein, die fir Wachstum und Versorgung des Drisengewebes sowie die
Milchproduktion essenziell ist. Die Hypervaskularitat von Brustgewebe in der
Schwangerschaft und Stillzeit konnte bereits im Rahmen von Ultraschalldiagnos-
tik beobachtet werden (Stavros, 2004; Thoresen & Wesche, 1988; van der Hoek,
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den Haan, Kaspers, Steenbergen, & Bosschaart, 2019; Vashi, Hooley, Butler,
Geisel, & Philpotts, 2013). Dies waren nach unserem Wissen die ersten
Referenzwerte in einer Studie, die ausschlie8lich Patientinnen mit gesundem

Brustgewebe mittels DECT untersuchte.

In der Literatur fanden sich wenige Vergleichswerte, die jeweils in Studien publi-
ziert wurden, die sich hauptsachlich mit der lodaufnahme von Brusttumoren be-
schaftigten. In manchen Studien wurde dabei eine zusatzliche Messung in be-
nachbartem, (noch) nicht vom Tumor betroffenen Brustgewebe durchgefiihrt. So
fanden Volterrani et al. bei einem vergleichbaren KM-Protokoll Werte von 0,3 £
0,1 mg/ml fir normales Brustgewebe (Volterrani et al., 2020), was sich gut mit

unseren Werten vereinbaren liel3.

Allerdings fanden sich in der Literatur auch zwei Studien mit deutlich héheren
Werten. Metin et al. publizierten 2020 Werte von 2,9 + 2 mg/ml fur normales fib-
roglandulares Brustgewebe (Metin et al., 2020). Ebenso verdffentlichten Chen et
al. 2022 eine Studie mit Werten zur physiologischen lodaufnahme von
Brustgewebe nach i.v. KM-Applikation, die sich mit 2,10 £ 0,40 mg/ml ebenfalls
ca.umden Faktor 10 von unseren Werten unterschieden (L. J. Chen etal., 2022).
An anderer Stelle wurde in letzterer Studie allerdings eine mittlere IC von
gesundem Brustgewebe von 2,02 £+ 0,30 mg/ml angegeben; dieser Widerspruch

wurde nicht weiter erlautert.

Zwar wichen die KM-Protokolle sowohl bei Metin et al. als auch bei Chen et al.
etwas von unserem Kklinikinternen Protokoll ab, jedoch nicht in einem solchen
Male, dass dadurch eine Wertveranderung um den Faktor 10 erklart werden
konnte. Bei genauerer Betrachtung fiel auf, dass Metin et al. auch fur die physio-
logische IC der Muskulatur sehr hohe Werte von 5,1 + 1,5 mg/ml gemessen hat-
ten. Chen et al. hatten kein Muskelgewebe gemessen. Auch die absolute IC in
Brusttumoren lag in beiden Studien mit 17,85 £ 4,5 mg/ml bzw. 14,28 + 2,37
mg/ml deutlich Uber den zu erwartenden Werten. (L. J. Chen et al., 2022; Metin
et al., 2020)

Volterrani et al. konnten hingegen fur verschiedene Brusttumore absolute IC zwi-
schen 1,4 + 0,4 bis 2,7 £ 1,0 mg/ml nachweisen (Volterrani et al., 2020). Auch
Krug et al. fanden in Brusttumoren eine mittlere IC von ca. 1,8 mg/ml (Krug et al.,

2022). In einer weiteren Studie wurde zur Unterscheidung benigner und maligner
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Brustlasionen bereits ein Cut-Off Wert der IC >0,9 mg/ml vorgeschlagen
(Demirler Simgir et al., 2021). Auch fur andere Tumore wie Lungen-, Leber- oder
Nierenkarzinome wurden bereits ahnlich hohe Werte um 0,9-4,5 mg/ml publiziert
(Camhidag, Nural, Danaci, & Ozden, 2019; Dewaguet et al., 2022; Mahmoudi et
al., 2022). Diese Werte lagen weit entfernt von denen, die in unserer Studie in
normalem Brustgewebe bei nicht-laktierenden Frauen gemessen wurden.
Allerdings fiel auf, dass laktierende Frauen teils ahnliche Werte aufwiesen. Eine
sichere Unterscheidung zwischen laktierendem Brustgewebe und Brusttumor
kann somit aktuell nicht allein durch die IC getroffen werden, sondern muss
immer auch weitere Parameter miteinschlie®en und im klinischen Kontext

beurteilt werden.

Im Folgenden soll zunachst auf die IC unserer Normalisierungsstrukturen einge-
gangen werden, bevor die Wertediskrepanz zwischen den genannten Studien

weiter diskutiert wird.

5.2.2.3 Absolute lodkonzentration der Normalisierungsgréf3en

In der Aorta konnte eine IC von 5,17 + 0,84 mg/ml fur nicht-laktierende und 4,20
1 0,75 mg/ml fur laktierende Frauen gemessen werden. Eine aortale IC um ca. 5
mg/ml in pv-Phase konnte auch in anderen Studien nachgewiesen werden (Beck
et al., 2022a; Lennartz, Abdullayev, et al., 2019). Der signifikante Unterschied
zwischen nicht-laktierenden und laktierenden Frauen kénnte auf das um ca. 40%
hohere Plasmavolumen in der Schwangerschaft zurtuckzufihren sein
(Kéammerer, Garnier, & Singer, 2023), wodurch bei gleicher applizierter KM-
Menge ein Verduinnungseffekt eintrate. Da alle laktierenden Patientinnen im
ersten Monat nach Entbindung untersucht worden waren, ware ein
uberdurchschnittliches Plasmavolumen im Vergleich zu nicht-laktierenden

Frauen moglich.

Dass die Muskulatur normalerweise eine sehr niedrige IC um ca. 0,5 mg/ml auf-
weist, konnte in aktuellen Studien bestatigt werden (Lennartz, Grosse Hokamp,
et al., 2019; Zopfs, Graffe, et al., 2021). Der in unserer Studie nachweisbare
signifikante Unterschied zwischen nicht-laktierenden Frauen und laktierenden
Frauen mit 0,64 £ 0,30 mg/ml bzw. 0,49 + 0,19 mg/ml konnte auf die

unterschiedliche Platzierung der Muskel-ROls bei verschiedenen Protokollen
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zuruckzufuhren sein. Alle Untersuchungen bei laktierenden Frauen unterlagen
Protokoll A. Bei diesen Patientinnen wurden alle Muskel-ROlIs im M. Pectoralis
Maijor platziert. Bei den meisten laktierenden Patientinnen (90%) wurde hingegen
Protokoll B verwendet. Bei diesen Patientinnen wurden die Muskel-ROlIs im M.
Serratus Anterior platziert. Zwar wurde die quantitative lodaufnahme
verschiedener Muskeln bisher nicht in Studien verglichen, jedoch waren
Unterschiede in der Verteilung der IC bspw. aufgrund einer unterschiedlichen

Blutversorgung maoglich.

5.2.2.4 Normalisierte lodkonzentration des Brustgewebes

Normalisierungen dienen dem Zweck, den Einfluss patientenspezifischer Fakto-
ren wie BMI oder Herzleistung auf Messergebnisse zu reduzieren bzw. besten-
falls vollstandig zu eliminieren. Die quantitative lodaufnahme von menschlichem
Gewebe ist dabei insb. von der Durchblutungssituation abhangig; in gut durch-
blutetem Gewebe zeigt sich eine héhere IC als in weniger gut durchblutetem. So
konnten Zopfs et al. bspw. im Nierenkortex sehr hohe, in Muskulatur und Fett
hingegen nur deutlich niedrigere bis gar keine IC nachweisen (Zopfs, Graffe, et
al., 2021). In einer aktuellen Studie konnten Beck et al. in der Leber, einem sehr
gut durchbluteten Organ, durch Normalisierung eine Verringerung der Wertvari-
anz erreichen (Beck et al., 2022a). Unsere Studie legte die Vermutung nahe,
dass patientenspezifische Faktoren in weniger gut durchblutetem Gewebe einen
geringeren Einfluss auf die gemessene lodaufnahme haben. Auch Sauter et al.
konnten in einer aktuellen Studie zur lodquantifizierung in gesunden Lymph-
knoten keine Varianzverringerung durch Normalisierung erreichen (Sauter et al.,
2020). Aus diesem Grund war eine Normalisierung an dieser Stelle wohl nicht
sinnvoll. Wahrend ebengenannte Faktoren womdglich keinen relevanten Einfluss
hatten, kdnnte man mit den zusatzlichen Messungen und Berechnungen der
NormalisierungsgroRen neben weiterem Aufwand auch weitere potenzielle

Fehlerquellen schaffen, ohne einen Mehrwert zu generieren.

In unserer Studie zeigte sich in beiden Kohorten eine geringe lodaufnahme des
Brustgewebes und eine Normalisierung flhrte zu keiner Verringerung der Vari-
anz. Fur Normalisierungsmethode A fanden sich in der Literatur keine Vergleichs-

werte. Fur weitere Studien kdnnten absolute Werte zum Vergleich dienen.
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FUr Normalisierungsmethode B fanden sich Vergleichswerte. Eine Arbeitsgruppe
aus China veréffentlichte zwischen 2021 und 2022 vier Studien zur Evaluation
von Brusttumoren mittels DECT. In einer ersten Studie sollten anhand quantitati-
ver DECT-Parameter immunhistochemische Biomarker fur Brustkrebs unter-
schieden werden (X. Wang, Liu, et al., 2021a). In der folgenden Studie fand eine
subjektive und objektive Bewertung mono- und polyenergetischer Bilder von
Brustkrebs statt (X. Wang, Liu, Jiang, et al., 2021). Die dritte Studie konzentrierte
sich darauf, gutartige und bdsartige Brustlasionen mittels quantitativer DECT-
Parameter zu unterscheiden und einen Zusammenhang mit histopathologischen
und molekularen Subtypen zu prifen (X. Wang, Liu, et al., 2021b). Eine weitere
Studie evaluierte schlieBlich die Moglichkeit, mittels univariater Analyse und
maschinellem Lernen zwischen gutartigen und bdsartigen Brustlasionen zu
unterscheiden (Lan et al., 2022). In allen Studien wurden jeweils auch Daten zur
IC der Brustlasionen erhoben, wobei Normalisierungsmethode B angewandt
wurde. Dabei fand sich je nach Histopathologie eine normalisierte IC zwischen
0,28 + 0,12 und 0,41 £ 0,13 fur maligne Brusttumoren in vendser Phase (Lan et
al., 2022; X. Wang, Liu, Jiang, et al., 2021; X. Wang, Liu, et al., 2021a, 2021b).
Einzig Chen et al. lieferten Vergleichswerte fiur die normalisierte IC von
gesundem Brustgewebe mit 0,06 + 0,01 (L. J. Chen et al., 2022). Im Vergleich
dazu wurde in unserer Studie bei gleicher Normalisierungsmethode eine IC von
0,05 £ 0,05 fur nicht-laktierende und 0,28 + 0,10 fur laktierende junge Frauen
berechnet. Laktierendes Gewebe zeigte also nicht nur bei den absoluten Werten,
sondern auch nach Normalisierung teils ahnliche Werte wie Brustkrebs. Dies

sollte im klinischen Kontext berucksichtigt werden.

Interessanterweise stimmten die relativen Werte von Chen et al. nach Normali-
sierung und Wegfall der Einheit wieder gut mit den Werten von Volterrani et al.
und unserer Studie Uberein. Ein eindeutiger Grund fiir die bereits erwahnten, um
etwa eine Dezimale hoheren Werte absoluter IC in der Studie von Chen et al.

konnte nicht gefunden werden.
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5.2.2.5 Referenzwerte fiir die lodkonzentration von gesundem Brustgewebe

In unserer Studie sollten die absoluten IC von 0,24 + 0,25 mg/ml bei nicht-laktie-
renden bzw. 1,14 + 0,37 mg/ml bei laktierenden jungen Frauen als Referenzwerte
vorschlagen werden, da mittels Normalisierung keine relevante Wertekorrektur
erreicht wurde. FUr den Vergleich mit anderen Studien kdnnten jedoch auch nor-
malisierte Werte weiterhin sinnvoll sein, insb. beim Vergleich gut durchbluteter
Gewebe. Explizite Cut-off-Werte zwischen gesundem und pathologischem Ge-
webe sind schwierig zu definieren und sollte auch nicht der Anspruch dieser Stu-
die sein. Weitere Studien mit gro3eren Populationen und einer genaueren Unter-
suchung verschiedener Einflussfaktoren sind in jedem Fall notwendig, damit va-

lide Referenzwerte in Zukunft auch im klinischen Alltag genutzt werden konnen.

An dieser Stelle sei insb. noch auf eine Studie von Jacobsen et al. hingewiesen,
die sich mit der minimal moglichen loddetektion und -quantifizierung mit DECT
beschaftigte. Mittels Phantom-Messungen wurden verschiedene kommerzielle
DECT-Systeme untersucht. Je nach Scanner und PhantomgroRRe variierte die
lodnachweisgrenze, wobei das minimale Detektionslimit des in unserer Studie
verwendeten Gerats (Philips IQon Spectral CT) bei 120 kVp bei 0,26 mg/ml lag
(Jacobsen et al., 2019). Unsere Werte flr nicht-laktierendes Brustgewebe junger
Frauen lagen mit 0,24 + 0,25 mg/ml knapp unterhalb dieser Grenze. Laut
Jacobsen et al. wirde das bedeuten, dass in unserer Studie mdglicherweise gar
kein echtes lodsignal gemessen wurde. Zudem konnten die in unserer Studie
berechneten MW von den zuvor genannten Ausreilern (s. Abbildung 28) in Rich-
tung hoherer Werte verzerrt worden sein, wodurch der eigentliche MW noch nied-
riger ware. Werte aus Phantommessungen sind aufgrund zahlreicher weiterer
Einflussfaktoren (z. B. Patientenbewegungen oder aktiver Blutkreislauf) selbst-
verstandlich nicht direkt auf klinische Messungen Ubertragbar. Aulderdem gab es
auch einige Unterschiede zwischen den von Jacobsen et al. verwendeten Scan-
parametern und unserem klinikinternen Protokoll. Man kann zusammenfassen,
dass im Brustgewebe von nicht-laktierenden jungen Frauen keine relevante lod-

aufnahme nachgewiesen wurde.
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5.3 Limitationen

5.3.1 Experimentelle Phantom-Messungen

Die geringe ROI-GroRe und die GroRenunterschiede zwischen den einzelnen
ROls kénnten zu Messabweichungen gefuhrt haben. Ebenso konnte aufgrund
der unterschiedlichen Schichtdicke des Th- und Fb-Protokolls nicht in exakt der
gleichen Schicht gemessen werden, was die Vergleichbarkeit schmalert. Aul3er-
dem musste fur jedes CTDIvol eine eigene Serie erstellt werden, da es bei Zu-
sammenfassung mehrerer Messungen in einer Serie teilweise zu Datenverlust
oder Rekonstruktionsfehlern am CT-Scanner kam. Daher musste fur verschie-
dene Serien die ROI-Lokalisation manuell kopiert werden, was insb. bei sehr klei-
nen ROIs zu vermehrter Messvarianz gefuhrt haben konnte. Zudem konnte fur
das Fb-Protokoll nicht die hochauflésende 1024 x 1024 Matrix verwendet wer-
den, da alle Bilder in der spektralen Software immer auf einer 512 x 512 Matrix
rekonstruiert wurden. Es erfolgten nur wenige Einzelmessungen ohne Prifung
einer Inter- oder Intrarater-Reliabilitdt und man beschrankte sich auf lediglich ei-
nen Parameter fur die Bildqualitdt (CNR). Zwar kann sich eine grofiere Schicht-
dicke positiv auf die CNR auswirkten, flhrt jedoch auch zu einer geringeren Kan-
tenscharfe. Auch die geringere raumliche Auflésung kénnte im klinischen Alltag
problematisch sein, insb. bei der Detektion von Mikrokalzifikationen <1 mm in der
Mammadiagnostik. In Folgestudien sollte die Bildqualitat daher anhand mehrerer

Parameter objektiviert und an verschiedenen CT-Scannern evaluiert werden.

5.3.2 Klinisch-radiologische Studie

Auch hier kdnnten die geringe ROI-Grof3e und die GroRenunterschiede zwischen
den einzelnen ROIs zu Messabweichungen gefihrt haben. Es handelte sich um
eine retrospektive, monozentrische Studie mit nur einem DECT-Scanner und ei-
nem klinikinternen Scan-Protokoll in pv-Phase, was die Vergleichbarkeit mit an-
deren Studien erschweren konnte. Zudem wurde nur der aktuelle Untersu-
chungsbefund und nicht die gesamte Krankengeschichte recherchiert. Es fand
keine Normalisierung auf den Zyklus der Patientin statt. Beide Kohorten waren
relativ klein und es wurden nur junge Patientinnen eingeschlossen. Auch hier
fand keine Prufung der Inter- oder Intrarater-Reliabilitat statt. Um eine moglichst
hohe Reprasentativitat der Messung zu gewabhrleisten, wurden keine Einzelmes-
sungen durchgefuhrt, sondern Mittelwerte aus mehreren Messungen bestimmt,

wodurch der Einfluss von Ausreil3ern auf das Ergebnis gestiegen sein konnte.
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6 Zusammenfassung und Ausblick

Die spektrale DECT hatin den letzten Jahrzehnten zahlreiche Vorteile gegenlber
der SECT offenbart. Mithilfe von VMI konnten bereits Empfehlungen zur Einspa-
rung von Dosis- und KM-Menge gegeben werden, ohne Abstriche bei der Bild-
qualitat machen zu mussen, mit Zes- und ED-Karten Materialien eindeutig diffe-
renziert und mittels lodquantifizierung verschiedene onkologische Erkrankungen

erfolgreich detektiert und klassifiziert werden.

In dieser Arbeit sollten einige dieser Maoglichkeiten der DECT fur die

Mammadiagnostik evaluiert werden:

Im Rahmen experimenteller Phantom-Messungen wurden zwei klinikinterne Pro-
tokolle anhand der CNR miteinander verglichen. Hierbei konnte gezeigt werden,
dass das Th-Protokoll dem Fb-Protokoll hinsichtlich der CNR bei vergleichbarer
Dosis Uberlegen war. Dementsprechend sollte fur Folgestudien mit Mamma-Ab-
ladaten hinsichtlich der CNR das Th-Protokoll verwendet werden. Insb. VMI mit
niedriger Energie zeigten eine héhere CNR als konv. Bilder und bieten grol3es
Potential hinsichtlich Dosis- und KM-Reduktion. Auf3erdem konnten mit Zes- und
ED-Karten Materialien eindeutig differenziert werden, was einem Informationsge-

winn gegenuber der konventionellen SECT darstellt.

In einer klinisch-radiologischen Studie wurde die quantitative lodaufnahme von
gesundem Brustgewebe bei jungen Frauen nach i.v. KM-Applikation untersucht.
Dabei unterschieden sich die absoluten Werten von 0,24 + 0,25 mg/ml und 1,14
+ 0,37 mg/ml signifikant zwischen nicht-laktierenden und laktierenden jungen
Frauen (p<0,001). Eine Normalisierung fluhrte zu keiner Verringerung der Vari-
anz. Die angegebenen Referenzwerte konnten in Zukunft der besseren Unter-

scheidung von gesundem und pathologischem Brustgewebe dienen.

Am 29. September 2021 wurde der erste photonenzahlende CT-Scanner
(NAEOTOM Alpha, Siemens Healthineers) von der FDA flr den klinischen Ein-
satz zugelassen (U.S. Food & Drug Administration, 2021). Auch einzelne dedi-
zierte Brust-CT-Scanner sind schon heute mit einem pc-Detektor ausgestattet.
Insb. die damit verbundene Moglichkeit einer Dosisreduktion und einer Kombina-
tion der Vorteile spektraler und Phasen-Kontrast-Bildgebung kdnnte fur die Brust-
bildgebung in Zukunft vielversprechendes Potential bieten (Kalender et al., 2017;
Mechlem et al., 2020).
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