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FUr meine geliebten Eltern

So wie das Essen ohne Lust der Gesundheit schadlich
wird, so verdirbt das Lernen ohne Wissbegier das

Gedachtnis und behalt nichts von dem, was es auffangt.

Leonardo da Vinci
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1 Einleitung

Mit der Erfindung der Computertomographie (CT) durch Godfrey Hounsfield im
Jahre 1971 wurde es erstmals moglich das Schadelinnere mittels eines
Computertomographen darzustellen. Die CT ist auch heute ein bedeutender
Bestandteil der radiologischen Diagnostik und macht mit ca. 60% den grofiten
Anteil der zivilisatorischen Strahlenexposition aus (Bundesamt fur
Strahlenschutz 2019). Es gilt bei der klinischen Anwendung der CT das vom
Bundesamt fur Strahlenschutz in den Grundsatzen des Strahlenschutzes
festgelegte ALARA-Prinzip (as low as reasonably achievable; Bundesamt fur
Strahlenschutz 2019). Demzufolge besteht eine Zielkonkurrenz zwischen der
geringzuhaltenden Hohe der applizierten Strahlendosis und der Sicherstellung
einer diagnostisch aussagekraftigen Bildqualitat. Bei der Optimierung dieser
zwei Komponenten steht die Weiterentwicklung der CT-Technik und die damit
verbundene Anwendung und Anpassung an die klinischen Fragestellungen im
Zentrum des Interesses. Die bekannteste Methode zur Bildrekonstruktion in der
CT-Technik ist die gefilterte Ruckprojektion (filtered back projection, FBP). Bei
der FBP werden die gemessenen Rontgenprojektionen direkt in Bilder Uberfuhrt
(Ramirez-Giraldo et al. 2018). Ein Nachteil dieser Technik besteht darin, dass
keine statistische Berlcksichtigung der Qualitat der erhobenen CT-Projektionen
stattfindet (Ramirez-Giraldo et al. 2018; Solomon et al. 2015). Dies hat eine
gleichmaflige Wichtung aller Projektionen zur Folge (Solomon et al. 2015),
wodurch eine relativ hohe Strahlendosis fur eine hohe Bildqualitat erforderlich
ist (GE Healthcare GmbH. 2019; Ramirez-Giraldo et al. 2018). Die aktuelle
Forschung zielt darauf ab, eine vergleichbare oder sogar verbesserte
Bildqualitat bei geringerer Strahlenbelastung zu gewinnen. Durch die
Entwicklung der iterativen Rekonstruktionsalgorithmen konnte dieses Bestreben
nunmehr realisiert werden. So ermoglichen die neuen iterativen
Rekonstruktionsalgorithmen eine Reduktion der Dosis bei mindestens
gleichbleibender Bildqualitat (GE Healthcare GmbH. 2019; Solomon et al. 2015;
Silva et al. 2010). Das von Siemens Healthineers (Erlangen, Deutschland)

zuletzt auf den Markt gebrachte Bildrekonstruktionsverfahren ,advanced
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modeled iterative reconstruction” (ADMIRE) gehort zu der Kategorie der
statistischen iterativen Rekonstruktionsalgorithmen (Solomon et al. 2015;
Pickhardt et al. 2012; Thibault et al. 2007). Dabei kombiniert ADMIRE die
statistische Modellierung sowohl in der Rohdatenprojektion als auch im Bereich
der Bild-Domane, um eine der Bildqualitat angepasste Wichtung des
statistischen Algorithmus anzuwenden (Solomon et al. 2015). Es werden
Informationen von benachbarten Detektorzellen integriert, was zu einer
Reduktion des Bildrauschens und der Spiralartefakte fuhrt. Die Modellierung
der CT-Geometrie ermdglicht eine Verbesserung der raumlichen Auflésung
(Ramirez-Giraldo et al. 2018; GE Healthcare GmbH. 2019).

Chirurgisch tatige Hals-Nasen-Ohrenarzte bevorzugen hochauflésende CTs flr
eine mdglichst detaillierte Darstellung der filigranen Schlafenbeinstrukturen
(Kofler et al. 2021). Fur die Planung einer mikrochirurgischen Operation des
Schlafenbeins ist eine hohe Ortsaufldsung und detailgetreue Abbildung dieser
komplexen Region (Young et al. 2014) sowie eine Beurteilung hinsichtlich
potentieller Fehlbildungen (Casselman et at. 2001) erforderlich. Weiterhin kann
bei manchen Patienten die Durchfihrung mehrerer CT-Untersuchungen fur
eine Verlaufsbeurteilung von Krankheiten des Mittel- und Innenohres
erforderlich sein. Ein wichtiger Aspekt bei wiederholten CT-Untersuchungen
und der damit einhergehenden Akkumulation der Strahlenbelastung ist ein
erhohtes Risiko fur die Entstehung eines strahleninduzierten Zweit-Malignoms
oder auch die Entwicklung eines Strahlen-Kataraktes (Kofler et al. 2021). Vor
diesem Hintergrund spielt die grotmadgliche Reduktion der applizierten
Strahlendosis eine entscheidende Rolle, stellt aber im klinischen Alltag
hinsichtlich der diagnostischen Aussagekraft oft Herausforderungen dar (Kofler
et al. 2021).

Bisher ist noch keine systematische Studie Uber den Stellenwert neuer iterativer
Rekonstruktionsverfahren im Anwendungsbereich des Schlafenbeins
durchgefuhrt worden, die Rickschlisse auf eine potentielle Dosisreduktion und

die subjektive und objektive Bildqualitat liefert.



Ziel dieser Arbeit ist daher die Untersuchung des Stellenwerts des ADMIRE
Algorithmus in der Schlafenbein-CT hinsichtlich der subjektiven und objektiven
Bildqualitat und der potentiellen Reduktion der Strahlenexposition im Vergleich
zur FBP.

Fragestellungen:

e Welcher Zusammenhang besteht zwischen der objektiven Bildqualitat
und der Dosis?

e Welcher Zusammenhang besteht zwischen der subjektiven Bildqualitat
und der Dosis?

e Welcher Zusammenhang besteht zwischen der objektiven Bildqualitat
und dem ADMIRE-Algorithmus?

e Welcher Zusammenhang besteht zwischen der subjektiven Bildqualitat
und dem ADMIRE-Algorithmus?

e Besteht ein Unterschied hinsichtlich der objektiven Bildqualitat zwischen
den unterschiedlichen Rekonstruktionsalgorithmus-Gruppen (FBP und
ADMIRE)?

e Besteht ein Unterschied hinsichtlich der subjektiven Bildqualitat zwischen
den unterschiedlichen Rekonstruktionsalgorithmus-Gruppen (FBP und
ADMIRE)?

e Ab welcher Dosis kann eine gute oder sehr gute subjektive Bildqualitat

erzielt werden?

1.1 Anatomie des Schlafenbeins (Os temporale)

Das Schlafenbein, Os temporale, ist ein Knochen, der Schadelbasis, der

zahlreiche anatomische Strukturen enthalt — darunter Hirnnerven, Gefaldsystem

und das Mittel- und Innenohr (Isaacson 2018). Es entwickelt sich aus drei

Anlagen, die sich zu einem einheitlichen Knochen zusammenfigen: Die Pars

squamosa (Schlafenbeinschuppe), welche die Kiefergelenkspfanne bildet, die
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Pars petrosa (Felsenbein), hier befindlich sind das Gehor- und
Gleichgewichtsorgan, und die Pars tympanica (Paukenanteil), die einen grof3en
Teil des aulleren Gehdrgangs ausmacht (Schinke et al. 2006, 22). Im
Folgenden wird auf klinisch relevante anatomische Strukturen des
Schlafenbeins naher eingegangen, welche in die Analyse der Bildqualitat dieser
CT-Studie eingeschlossen sind.

Die Paukenhdhle (Cavitas tympani) ist ein mit Schleimhaut ausgekleideter
Hohlraum, der die gelenkige Gehorkndchelchenkette beherbergt. Die drei
Gehorkndchelchen Malleus (Hammer), Incus (Amboss) und Stapes (Steigbugel)
mit der Basis stapedis dienen der Weiterleitung und Verstarkung von
Auslenkungen des Trommelfells, ausgeldst durch Schallwellen, die so auf die
Fenestra vestibuli (ovales Fenster), die Grenze zum Innenohr, Ubertragen
werden (Aumdller et al. 2010, 982; Schunke et al. 2006, 140). Der Stapes bildet
mit seiner Grofle von 3,3 mm Hohe, 1,4 mm Breite und der Ful3platte mit 3 mm
Lange den kleinsten Knochen im menschlichen Korper (DocCheck Medical
Services GmbH 2015). CT-Bilder kdbnnen bei Akquisition als dunnschichtiger
Datzensatz als 3D-Volumen gerendert im Raum gedreht und in jeder Ebene
rekonstruiert werden, was die Beurteilung der morphologischen Merkmale
einzelner Strukturen ermoglicht — einschliel3lich der kleinen Gehorkndchelchen
des Mittelohrs und der komplexen Komponenten des Innenohrs (Fatterpekar et
al. 2006). Ebenso wie die Paukenhohle gehdren auch die Cellulae mastoideae
des Processus mastoideus zum Mittelohr. Sie sind pneumatisierte Hohlraume
und variieren in der Anzahl und Grof3e ihrer Kammern (Aumdller et al. 2010,
981; Schunke et al. 2006, 22).

Das Innenohr (Auris interna), welches das Hor - und Gleichgewichtsorgan
enthalt, ist im Inneren des Felsenbeins, der Pars petrosa, lokalisiert. Die
Cochlea (Horschnecke), mit einer Grofde von 9x5x30 mm im entrollten Zustand,
ist ein schneckenférmiges Kanalsystem, das sich aus einer knéchernen Hulle
und dem ihr innewohnenden membrandsen Schneckengang zusammensetzt
(Schiinke et al. 2006 148; AMBOSS GmbH 2022a; AMBOSS GmbH 2022b). In
dem mittleren der drei Ubereinanderliegenden Schneckengange verlauft der

Ductus cochlearis, der das Cortiorgan fur die Horwahrnehmung beinhaltet
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(AMBOSS GmbH 2022a). Die Schneckenbasis ist zum inneren Gehoérgang
gerichtet, wo sich das runde Fenster (Fenestra cochleae) als Verbindung zur
Paukenhdhle befindet (Aumdller et al. 2010, 987). Der Schneckenkanal
(Canalis spiralis cochleae), der bis zu 35 mm lang und 5 mm hoch ist, windet
sich 2,5-mal um seine kndcherne Achse (Modiolus). Von dem Modiolus, der von
zahlreichen Hohlrdumen durchsetzt ist, entspringt die kndcherne Lamina
spiralis ossea, die sich wie ein Schraubengewinde durch die gesamte
Schnecke zieht (Aumdller et al. 2010, 986, 987; Schunke et al. 2006, 150;
Lallmann-Rauch, 2006, 556, 558). Das Vorhoflabyrinth (Labyrinthus
vestibularis), welches das Gleichgewichtsorgan enthalt, besteht aus den drei C-
formigen Bogengangen, dem Sacculus (vorderes Vorhofsackchen) und dem
Utriculus (hinteres Vorhofsackchen), wobei der Sacculus an der medialen Wand
und der Utriculus an der anterio-medialen Wand des Vestibulums, einer
knodchernen Kapsel, die sich zwischen den Bogengangen und der Cochlea
befindet, befestigt ist (Aumdller et al. 2010, 986; Lane und Witte 2010,12;
AMBOSS GmbH 2022b). Die Bogengange sind fur die Wahrnehmung der
vertikalen, horizontalen und seitlichen Kopfbeschleunigung zustandig, das
Markulaorgan (Sacculus und Utericus) ist fur die Linearbeschleunigung aber
auch fur die Detektion der Langenanderungen des Korpers im Raum
verantwortlich (AMBOSS GmbH 2022b). Zwischen dem Vestibulum und der
posterioren Oberflache der Felsenbeinpyramide verlauft ein Knochenkanal: der
Aquaeductus verstibuli (Agadukt). Er ummantelt den Ductus endolymphaticus
und mundet in die hintere Schadelgrube (Rasinski et al. 2005).

Als weitere in dieser Studie beurteilte anatomische Struktur ist der Canalis
caroticus, ein Knochenkanal mit kreisformigem Querschnitt, durch den sich die
Arteria carotis interna mit dem sympathischen Plexus caroticus interna durch
das Felsenbein zieht, zu nennen (DocCheck Medical Services GmbH 2018a;
Aumuller et al. 2010, 862).

Der Canalis nervi facialis ist mit maximal 3 cm der langste Nervenknochenkanal
im menschlichen Korper. Sein Z-formiger Verlauf unterteilt sich in drei
Segmente: das labyrinthare, das tympanale und das mastoidale Segment.

Durch ihn verlauft der Nervus facialis, angefangen von seinem Eintritt aus dem
5



inneren Gehdérgang (Meatus acustucus internus), wonach er im auf3eren
Facialisknie eine scharfe Wendung nach posterior vollzieht, Uber den Verlauf in
der Paukenhdhle in den mastoidalen Anteil bis zu seinem Austritt aus dem
Foramen stylomastoideum (DocCheck Medical Services GmbH 2018b). Das
Foramen jugulare befindet sich zwischen der Pars petrosa ossis temporalis und
Pars lateralis ossis occipitalis und ist eine Offnung der Schadelbasis, durch
welche die Hirnnerven IX bis XI und Blutleiter wie anterior der Sinus petrosus
inferior und posterior die A. meningea posterior und die Vena jugularis interna
ziehen (Aumduller et al. 2010, 862)

1.2 Entwicklung, Fortschritt und Zukunftspotential der CT-Technik

Ruckblick:
Seit den 1980er Jahren befindet sich die CT-Technologie in stetiger
Weiterentwicklung von Hard- und Software wie beispielsweise Modifizierungen
der Rotationszeit, der DetektorgrofRe oder auch der Verfugbarkeit neuer
Rekonstruktionsalgorithmen (Hsieh et al. 2021; Flohr et al. 2020). Der erste
Computertomograph, der serienmaf3ig von Siemens produziert wurde, war das
SIRETOM im Jahre 1975 (Siemens Healthineers MedMuseum 2022). Seit den
1970er Jahren nutzen die CT-MarktfUhrer fUr die Bildrekonstruktion die gefilterte
Ruckprojektion (FBP) (Riviére und Crawford 2021). Die FBP verwendet die
erfassten Rohdaten und Uberfuhrt diese in dreidimensionale Patientenbilder
(Ramirez-Giraldo et al. 2018). Dabei faltet (,filtration®) und rtckprojiziert ein
Rekonstruktionskern, ein mathematischer Hochpassfilter, die Rohdaten, um ein
Bild zu rekonstruieren (Alkadhi et al. 2011, 26; Kataria 2019).
Ein Makel dieser direkten Umwandlung besteht jedoch einerseits in der
verminderten Bildqualitat, welche sich als erhdhtes Bildrauschen und einer
verringerten raumlichen Aufldsung widerspiegelt (Kataria 2019) und
andererseits in der Tatsache, dass nicht alle gemessenen Daten flr die
Bildrekonstruktion verwertet werden (Ramirez-Giraldo et al. 2018). So wird ein
Teil der Strahlendosis nicht fir die Bildgebung genutzt und stellt somit eine
unnaotig applizierte Dosis dar (Ramirez-Giraldo et al. 2018). Im Zuge der
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Forschung und Weiterentwicklung der Rekonstruktionsalgorithmen wurde
erkannt, dass fur eine Dosisreduktion die Berucksichtigung der statistischen
Eigenschaften der Projektionen und somit eine Qualitatsunterscheidung der
gemessenen Rontgenprojektionen notwendig ist (Ramirez-Giraldo et al. 2018).
Durch die stetigen Verbesserungen der Rechenleistung ist heutzutage die
Anwendung von iterativen Rekonstruktionsalgorithmen in der

Computertomographie im klinischen maéglich (Riviére und Crawford 2021).
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Abbildung 1: Schematische Darstellung der Rekonstruktionsalgorithmen

(a) Das Grundprinzip der gefilterten Rickprojektion (FBP); (b) Grundprinzip des modellierten
iterativen Rekonstruktionsalgorithmus advanced modeled iterative reconstruction (ADMIRE).
Schleife 1 stellt die Korrekturschleife fur Artefakte und Rauschunterdriickung dar. Schleife 2
dient der statistischen Optimierung, hauptsachlich fur die Rauschunterdriickung (Siemens
Healthineers 2019).

Widerabdruck durch freundliche Genehmigung von B. Kataria (2019).

Aktueller Stand:

Entwicklung des iterativen Rekonstruktionsalgorithmus ADMIRE:

Abgesehen von den hochkomplexen mathematischen Berechnungen schlusselt
Siemens die ADMIRE-Technik wie folgt auf:

Ein grundlegender Unterschied von der ADMIRE zur nicht-ADMIRE Technik

besteht darin, dass Informationen aus Messdaten von angrenzenden
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Detektorelementen genutzt werden, um das Projektionsrauschen zu reduzieren
(Siemens Healthineers 2019).

In der ersten Schleife (Loop 1) sorgen Iterationen flr eine statistische
Gewichtung aller Projektionen im Rohdatenraum (Siemens Healthineers 2019).
Hier werden verrauschte Projektionen weniger stark gewichtet als quantitativ
hochwertige Projektionen (Ramirez-Giraldo et al. 2018). Dies hat eine
Qualitatsverbesserung jeder einzelnen Projektion zur Folge (Siemens
Healthineers 2019).

Als Regulationsfunktion sorgen Iterationen in der zweiten Schleife (Loop 2) fur
eine statistische Optimierung, die zu einer modellbasierten
Rauschunterdrickung im Bildraum flhrt (Siemens Healthineers 2019). Hierbei
wird eine lokale Signal-Rausch-Analyse durchgefuhrt und es kommt zu einer
Zerlegung der Bilddaten in Informationen und Rauschen (Solomon et al. 2015).
Neben den Rekonstruktionsalgorithmen spielt die Weiterentwicklung der
Scannerarchitektur und -technik eine wichtige Rolle. Dazu zahlt die
Modellierung des Stellardetektors (Stellar Detektor, Siemens Healthineers,
Erlangen, Deutschland) - die der Rohre mit dem fliegenden Fokus und die der
Scangeometrie in der Rekonstruktionsschleife. Der Stellardetektor (Siemens
Healthineers, Erlangen, Deutschland) ist Siemens erster voll integrierter
Detektor, der sich durch eine vereinfachte Platine mit Anordnung der Wandler
direkt unter der Fotodiode von den herkdmmlichen Detektormodulen
unterscheidet (Siemens Healthcare GmbH 2022). Den Vorteil gegenlber der
gewohnlichen Signalverarbeitungsplatine ist der verkirzte Weg zwischen der
Diode und dem Wandler, welcher normalerweise fur das elektronische
Rauschen verantwortlich ist (Siemens Healthcare GmbH 2022). Der
Stellardetektor wandelt das analoge Signal der Fotodiode direkt in ein digitales
Signal um. Hierbei kommt es zu einer Optimierung des Signal-Rausch-
Verhaltnisses (SNR), wodurch sich die Effizienz der Dosis und die Bildqualitat
verbessern (Siemens Healthcare GmbH 2022).

Die Modellierung der Scangeometrie bildet die Grundlage fur die
Vorwartsprojektion (Siemens Healthineers 2019), welche Pseudorohdaten

erzeugt, die mit den gemessenen Rohdaten verglichen werden (Ramirez-
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Giraldo et al. 2018). Dieser wiederholte Vergleich fuhrt zu einem Master-3D-
Volumen und sorgt fur die Eliminierung der Spiralartefakte und die
Rauschunterdrickung (Ramirez-Giraldo et al. 2018). Durch den Vergleich der
nachfolgenden Iterationen mit dem Master-3D-Volumen, wodurch die
rechenintensiven Vorwarts-Riuckwartsprojektionen tberflissig werden, kommt
es zu einer Beschleunigung des iterativen Prozesses (Schaller et al. 2016). Der
Zielwert der Rauschunterdrickung hangt von der verwendeten ADMIRE-Starke
ab (Ramirez-Giraldo et al. 2018).

Ausblick:

Allgemein ist davon auszugehen, dass durch weitere Entwicklungen und
Verbesserungen von Scannerhardware und Algorithmen eine Erhéhung des
klinischen Nutzens der CT mdglich ist (Riviére und Crawford 2021).

Derzeit befindet sich unter anderem an der Universitat Tubingen ein neuartiger
CT-Scanner mit einem sogenannten photonenzahlenden Detektor in der
Testphase (Sudwestrundfunk 2021). Diese neuartigen Detektoren bestehen
aus einer einzigen Schicht und wandeln einzelne Photonen direkt in ein
elektronisches Signal um. Die bisher genutzten Detektoren verwenden im
Gegensatz dazu eine zusatzliche Schicht fur die Umwandlung von Photonen in
sichtbares Licht (Willemink et al. 2018).

Die CT-Daten dieser neuen Technologie versprechen eine hohere raumliche
Auflésung, ein hoheres Kontrast-Rausch-Verhaltnis und einen verbesserten
Gewebskontrast (Flohr et al. 2020; Willemink et al. 2018). Untersuchungen am
Schlafenbein mit Hilfe der photonenzahlenden Detektoren-Technik zeigen eine
potentiell verbesserte Darstellung kleiner anatomischen Strukturen wie zum
Beispiel des Stapes bei gleicher oder niedrigerer Strahlendosis (Hsieh et al.
2021; Rajendran et al. 2020; Benson et al. 2022; Zhou et al. 2018). Die
photonenzahlenden Detektoren befinden sich derzeit noch in der praklinischen
Anwendung und bedurfen weiterer Forschung, bevor sie in kommerzielle CT-

Systeme eingebaut werden kénnen (Flohr et al. 2020).



1.3 Auflésungspotential eines CTs

Rekonstruktionsparameter wie der Rekonstruktionsalgorithmus, der
Bildausschnitt, der Schichtabstand oder auch die Schichtstarke bestimmen die
Bildcharakteristika und werden der jeweiligen Fragestellung beziehungsweise
Korperregion angepasst ausgewahlt (Riemer 2019, 32). Die Schichtdicke eines
Multidetektor-CTs betragt beim Schlafenbein 0,5-0,625 mm (Casselman 2016;
Siemens Healthcare GmbH 2022). Mit dem in dieser Studie verwendeten Stellar
Detektor (Siemens Healthineers, Erlangen, Deutschland) kann eine effektive
Schichtdicke von 0,3-0,5 mm erreicht werden (Siemens Healthcare GmbH
2022). Die Schichtabstande der Rekonstruktion der Einzelbilder werden durch
das Rekonstruktionsinkrement festgelegt. Die Schichtdicke gibt die Dicke des
einzelnen Schnittbildes aus dem Datenvolumen an (Alkadhi et al. 2011, 25).
Die Schichtdicke selbst beeinflusst den Rauscheindruck des CT-Bildes: eine
dinnere Schicht erzeugt ein hdheres Rauschen, jedoch eine héhere
anatomische Aufldsungsfahigkeit sowie auch verminderte Partialvolumeneffekte
(Bundesarztekammer 2007).
Der Mensch besteht aus anatomischen Strukturen, die eine unterschiedliche
Dichte aufweisen (Hermena und Young 2022). CT-Bilder ermdglichen die
Darstellung und Differenzierung verschiedener Korperkompartimente wie zum
Beispiel Hirngewebe, Fettgewebe, Skelettmuskulatur, Knochen, Luft oder
parenchymale Organe (Mazonakis und Damilakis 2016). Die Bildqualitat der CT
hangt maRgeblich von den Faktoren Aufldsung, Rauschen und Kontrast ab
(Abdulla 2021).
Die CT-Auflésung ist definiert durch die minimale Entfernung zweier Objekte
voneinander, bei der sie noch als getrennte Objekte auf dem Bild differenziert
werden konnen. Technisch mussen die Detektoren dabei in der Lage sein,
einen Abstand zwischen ihnen zu ermitteln (Abdulla 2021).
Zusatzlich wird der Kontrast zwischen den Objekten durch den Unterschied des
linearen Schwachungskoeffizienten der benachbarten Bildobjekte bestimmt
(Abdulla 2021). Die komplexe Anatomie erschwert die radiologische
Beurteilbarkeit des Schlafenbeins mafigeblich (Bhatt et al. 2022). Daher ist es
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von aulRerordentlichem Interesse, die bestmdgliche Einstellung von Hard- und

Software in der Schlafenbein-CT-Bildgebung zu ermitteln.

1.4 Vor -und Nachteile der Schlafenbein-CT im Vergleich zu anderen
bildgebenden Verfahren (DVT und MRT) in Bezugnahme auf die

Darstellung von Hart- und Weichgewebe

Die Bildgebung des Os temporale (Schlafenbein) ist unzweifelhaft einer der
schwierigsten Interpretationsbereiche fur Radiologen (Hoeffner und Mukherij
2008, XIl). Die heutzutage hauptsachlich verwendeten radiologischen Verfahren
in der Schlafenbeindiagnostik sind die CT und die
Magnetresonanzthomographie (MRT). Die Wahl zwischen diesen zwei
Modalitaten hangt hauptsachlich von der klinischen Fragestellung oder den zu
beurteilenden anatomischen Strukturen ab (Juliano 2018). Die knéchernen und
lufthaltigen Strukturen des Schlafenbeins bildet die CT ausgezeichnet ab
(Koésling 2017). Die derzeit verwendeten CT-Techniken erlauben eine
Bestimmung des Knochengewebes mit einer Genauigkeit von bis zu 0,3 mm,
was fur die Beurteilung des Knochengewebes, des aulleren Gehdrgangs, des
Mastoids, der knochernen Mittelohrstrukturen und der Strukturen der Capsula
otica (Ohrkapsel) relevant ist (Siemens Healthcare GmbH 2022; Pyykkd et al.
2019). Auch die Beurteilung der kndchernen Strukturen der hinteren
Schadelgrube, um etwa praoperative komplikationstrachtige Anomalien wie
einen Hochstand des Bulbus Venae jugularis oder prominente
Emissarienvenen auszuschlieRen, fallt in die Domane der CT. In der
Darstellung der Weichteile der Schadelbasis, der flissigkeitsgeflllten
Innenohrstrukturen wie zum Beispiel der Cochlea oder von Hirn- oder anderen
Strukturen des zentralen Nervensystems wie zum Beispiel des N.
verstibulocochlearis oder die zentralen Anteile der Horbahn, ist die MRT die
bildgebende Modalitat der Wahl und der CT und DVT (digitale
Volumentomographie) uberlegen. Die Weichteilkontrastauflosung der MRT ist
demzufolge hoher als die der CT (Lin und Alessio 2009). Ein wesentlicher
Vorteil der MRT gegenuber der CT und auch der DVT ist der komplette Verzicht
11



auf die Strahlenexposition. Ein Nachteil ist die lange Untersuchungszeit des
MRTs gegenuber den beiden anderen Verfahren (Késling 2017). Die MRT-
Bilderzeugung beruht auf der Anregung von Protonen durch Magnetgradienten.
Von Regionen, die keine oder nur sehr wenig Protonen aufweisen wie
beispielsweise Luft oder kompakter Knochen, kdnnen keine oder nur sehr
geringe Signale empfangen und im Bild dargestellt werden (Kosling 2017).
Somit kann fur das Schlafenbein zusammengefasst werden, dass beide
Modalitaten unterschiedliche anatomische und auch krankheitsrelevante
Bereiche abdecken und sich hinsichtlich der Fragestellung und Darstellbarkeit
von Strukturen komplementar erganzen (Kosling 2017). Die DVT ist ein
bildgebendes Verfahren, das vornehmlich in der Mund-Kiefer-Gesichtschirurgie
und der Zahnheilkunde zum Einsatz kommt. Zunehmend wird diese Technik
auch in der Hals-Nasen-Ohren-Heilkunde fur die Schlafenbeinbildgebung oder
auch fur Nasennebenhohlenaufnahmen genutzt (Teymoortash et al. 2011;
Fiebich und Weber 2018).

Im Gegensatz zum CT, bei der ein Zeilendetektor zum Einsatz kommt, benutzt
die DVT einen Flachdetektor, der um den Patienten herumgefahren wird, wobei
viele Flachenbilder aus unterschiedlichen Projektionen entstehen (Muller 2018,
51). Dadurch ist im Vergleich zum CT eine hoéhere Ortsauflosung maoglich.
Dementsprechend ist das DVT flr Regionen, in denen ein hohes raumliches
Auflésungsvermogen bendtigt wird, eine wichtige bildgebende Alternative,
insbesondere fur den Einsatz in ambulanten Einrichtungen (Fiebich und Weber
2018). Bremek et al. (2013) beschreiben einen Vorteil gegentuber dem CT in
kontrastreichen kndéchernen Strukturen und metallischen Implantaten. Auch
Dalchow et al. (2006) stellen die DVT als Alternative zur CT fur die Beurteilung
knoécherner Schlafenbeinanomalien und praoperativen Planung dar.
Teymoortash et al. (2011) schlussfolgern, dass kleine anatomische Strukturen
des Schlafenbeins in der DVT mit einer hoheren Aussagekraft diagnostiziert
werden konnen als in der CT. Kurzweg et al. (2010) zeigen anhand von
Cochlea-Implantaten in Formalin fixierten Schlafenbeinproben, dass die DVT
eine geeignete Methode der postoperativen Positionskontrolle nach Cochlea-

Implantation ist. Fur die Beurteilung knécherner Strukturen des Schlafenbeins
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ist die DVT-Technologie dahingehend vorteilhaft, als dass sie fur eine
aquivalente Bildqualitat eine geringere applizierte Strahlendosis bendtigt als die
CT (Pyykko et al. 2019). Dies bestatigen auch Dalchow et al. (2006) mit ihrer
Studie. Fur die optimale Darstellung knécherner Strukturen in der CT werden
120-140kV bendtigt, ein DVT bendtigt jedoch nur eine Réhrenspannung von 65-
120kV (Mdller 2018, 51). Nachteilig stellt sich das DVT jedoch durch die
fehlende Einteilung der Grau- beziehungsweise Schwachungswerte in der
Hounsfield-Skala dar. Somit ist das DVT primar auf die Beurteilung von dichtem
Hartgewebe wie zum Beispiel Kochen und Zahnen eingegrenzt (Muller 2018,
51). Dies ist auch der Grund dafur, dass in der DVT Weichteilstrukturen nicht
suffizient dargestellt werden kdnnen und somit beispielsweise Weichteiltumore
Ubersehen werden kdnnen (Kosling 2017). Fur die kraniofaziale Diagnostik ist
die DVT seit 2003 in den USA der Goldstandard (Fiebich und Weber 2018).

1.5 Strahlenbelastung und Grenzwerte fur den Patienten und das Personal

Berufsgruppen, die einer Strahlenexposition ausgesetzt sein kbnnen, werden
behdrdlich strahlenschutziberwacht. Dazu zahlen unter anderem auch
Personen, die mit Rontgengeraten wie dem CT arbeiten (Bundesamt fur
Strahlenschutz 2022). Fur diese Personengruppe ist ein gesetzlicher Grenzwert
festgelegt. Die maximale effektive Dosis betragt in Europa fur Erwachsene 20
Millisievert (mSv) pro Kalenderjahr (Bundesamt fur Strahlenschutz 2022; Rat
der Europaischen Union 2014). Weiter sind auch Organdosen wie zum Beispiel
die der Augenlinse (effektive Dosis 20 mSv) oder jene der Haut, Hande,
Unterarme, FulRe und Kndchel (effektive Dosis 500 mSv) definiert (Bundesamt
fur Strahlenschutz 2022; Rat der Europaischen Union 2014). Zudem existiert fur
beruflich strahlenexponierte Personen eine maximale Berufslebensdosis (400
mSyv), die sich aus den einzelnen effektiven Dosen Uber die gesamte Zeit der
beruflichen Tatigkeit zusammensetzt (Bundesamt fur Strahlenschutz 2022; Rat
der Europaischen Union 2014). Die Erfassung und Uberwachung der
beruflichen Strahlenexposition erfolgt durch Dosimeter, die monatlich behdrdlich
ausgewertet werden (Bundesamt flr Strahlenschutz 2022).
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Auch ein Schutz der zu rontgenden Patienten ist durch organ- beziehungsweise
regionsspezifische Grenzwerte geregelt. So liegt der diagnostische
Referenzwert des Schlafenbeins bei einem CTDI von 20 Milligray [mGy]
(Bundesamt fur Strahlenschutz 2016). Desweiteren existieren Leitlinien der
Bundesarztekammer zur Qualitatssicherung in der Computertomographie. Die
Leitlinie fur die Region des Felsenbeins eines Erwachsenen besagt, dass die
Roéhrenspannung in einem Bereich von 110-130kV liegen soll, eine
Augenabdeckung notwendig ist, der Patient exakt symmetrisch in Ruckenlage
positioniert werden muss und die Messzeit auf < 2 Sekunden/ 360° Rotation
einzustellen ist. Zudem erfolgt die Bildrekonstruktion mit einem

hochauflésenden Rekonstruktionsalgorithmus (Bundesarztekammer 2007).

1.6 Moglicher Einfluss der Konservierung der Korperspender auf die CT-

Bildgebung

Zur Einbalsamierung von Korperspendern kdnnen Chemikalien wie
Formaldehyd, Glutaraldehyd, Phenol, Glycerin, Bronopol, Ethanol und Glykol
verwendet werden (Balta et al. 2019). Die in dieser Studie untersuchten
Korperspender sind formalinfixiert. Stieger et al. (2012), die sich mit der
Gewebskonservierung des Schlafenbeins beschaftigten, stellten fest, dass die
Mittelohren von einbalsamierten menschlichen Ganzkopfproben fur die
Forschung geeignet sind, um den eintretenden Gewebszerfall an frischen
menschlichen Schlafenbeinproben zu umgehen. Fonseca et al. (2008)
beschrieben, dass die rontgenologische optische Dichte von in 10 %igem
Formalin gelagerten Kaninchenknochenproben mit der Zeit abnimmt, was auf
das Auftreten einer Demineralisierung der Knochen hindeuten kann. Die Studie
von Hempel et al. (2019), die ebenfalls die subjektive und objektive Bildqualitat
des Schlafenbeins anhand von lebenden Probanden mittels der FBP und dem
iterativen Rekonstruktionsalgorithmus ADMIRE untersucht hat, erzielte
vergleichbare Dichtewerte zu den unseren. Eine ahnlich gelagerte Studie, in
welcher die Bildqualitat der Halswirbelsaule an Korperspendern in der FBP und
der iterativen Rekonstruktionsalgorithmen untersucht wurde, ergab eine klinisch
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geeignete Bildqualitat (Tozakidou et al. 2018). Seidel et al. (2017) beschreiben,
dass der Zustand der anatomischen humanen Probe mit oder ohne
Formalinfixation die Genauigkeit der dreidimensionalen Bildgebung nicht

wesentlich beeinflusst.

2 Material und Methoden

2.1 Art der Studie, Ethik und Selektionskriterien

Zur Erhebung der Daten werden drei Korperspender, konserviert in
Formaldehyd, vom Institut der Klinischen Anatomie und Zellanalytik der
Universitat Tubingen zur Verfugung gestellt, verwendet. Die Fixierung erfolgte
durch intravasale Infusion Uber die Femoralarterie unter Verwendung eines 1JT-
50-Injektionssystems (Thalheimer, Ellwangen, Deutschland). Der Zustand des
GefalRsystems des Kadavers beeinflusst den Perfusionsdruck, welcher
zwischen 0,5-1,0 bar liegt. Die Fixierungslosung setzt sich ausfolgenden
Komponenten zusammen: Ethanol 45,5% Volumenprozent (v/v), Glycerin
23,5% (v/v), Formalin 2% (v/v) und Lysoformin 3,6% (v/v) in H20 (Hagedorn et
al. 2021, 557).

Das Institut stellt sicher, ausschlieRlich Kérperspendergewebe fur
wissenschaftliche Zwecke zu nutzen und an Dritte weiterzugeben, welches
einwandfrei dokumentiert, anonymisiert und fur die Wissenschaft freigegeben
wird. Bei der Auswahl der drei Kérperspender wird darauf geachtet, dass keine
erkennbaren Pathologien in der Region des Schlafenbeins vorliegen.
Geschlecht, Alter und Vorerkrankungen nehmen keinen Einfluss auf die

Datenerhebung dieser Studie.

Nach den STROBE-Richtlinien handelt es sich bei dieser Forschungsarbeit um

eine retrospektive Querschnittsbeobachtungsstudie (von EIm et al. 2008),

welche der Ethik-Kommission der Medizinischen Fakultat am

Universitatsklinikum Tabingen zur Begutachtung vorlag und eine schriftliche
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Genehmigung erhielt (Referenznummer: 304/2018B0O2). Nach Abschluss der
Untersuchungen erfolgte eine Ruckfuhrung an das Institut fur Klinische

Anatomie und Zellanalytik Tabingen.

2.2 Computertomographie

2.2.1 Datenakquisition und Datenrekonstruktion am Korperspender

Alle Daten wurden mit einem CT der dritten Generation SOMATOM Definition
AS+ (Siemens Healthineers, Erlangen, Deutschland) mit einem voll integrierten
Schaltkreis-Detektor (Stellar Detektor, Siemens Healthineers, Erlangen,
Deutschland) in z-Achse akquiriert. Die Rekonstruktion der Bilddaten erfolgte im
Knochenfenster (Kernel) unter Anwendung verschiedener
Rekonstruktionsalgorithmen: des Standardalgorithmus FBP sowie des
modellierten iterativen Rekonstruktionsverfahrens ADMIRE in funf
unterschiedlichen Rekonstruktionslevels (A1, A2, A3, A4, A5).

Die Dosiswerte wurden vom CT-Gerat als DICOM Dosisreport erzeugt und im
Bildarchiv gespeichert. Aus dem erhobenen Scan-Protokoll wird durch den CT-
Scanner fur jede Dosis-Kombination bei allen drei Kérperspendern automatisch
jeweils der Computed Tomography Dose Index (CTDI [mGy]), welcher die Hohe
der Strahlenbelastung in einer einzelnen CT-Schicht angibt, und das Dosis-
Langen-Produkt (DLP [mGy*cm]), welches die Strahlenbelastung in Bezug auf
die Lange des Untersuchungsvolumens (CTDI*Lange des
Untersuchungsvolumens) angibt, erfasst.

Die Bildauswertung hinsichtlich der objektiven und subjektiven Bildqualitat
erfolgte mit dem Horos DICOM Medical Image Viewer (Version 2.4.0
horosproject.org, USA).
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Tabelle 1: Akquirierte Dosis-Kombinationen
Darstellung der 44 akquirierten CT-Datensatze mit verschiedenen Dosis-Parametern, je
unterschiedlichem Kérperspender. Réhrenspannung [Kv], Réhrenstrom [mAs], Computed
Tomography Dose Index (CTDI) [mGy], Dosis-Langen-Produkt (DLP) [mGy*cm]

Scan-ID Roéhrenspannung Roéhrenstrom CTDI DLP
[kV] [mAs] [mGy] [mGy*cm]

1 80 40 2,5 14,5

2 80 80 5,1 29,4

3 80 100 7,6 44 4

4 80 120 10,1 58,7

5 80 160 12,6 73,5

6 80 200 15,1 88,2

7 80 240 17,6 102,8

8 80 280 20,2 117,9

9 80 320 22,6 132,0
10 80 360 25,3 145,5
11 80 400 27,7 159,5
12 100 40 52 30,6
13 100 80 10,5 60,7
14 100 120 15,4 91,1
15 100 160 20,6 121,8
16 100 200 25,8 152,4
17 100 240 31,0 183,1
18 100 280 36,2 213,9
19 100 320 41,2 243,6
20 100 360 46,3 269,6
21 120 40 8,7 51,1
22 120 80 17,2 101,9
23 120 100 21,7 128,4
24 120 120 25,7 151,9
25 120 140 30,3 179,0
26 120 160 34,3 2031
27 120 180 38,7 228,7
28 120 200 43,0 254,2
29 120 220 47,3 279,7
30 120 240 51,6 305,3
31 120 260 56,0 330,9
32 120 280 60,3 356,6
33 120 300 64,5 381,5
34 120 320 68,7 406,0
35 140 40 13,0 74,5
36 140 60 19,5 111,7
37 140 80 25,9 149,0
38 140 100 32,0 184,0
39 140 120 38,5 221,3
40 140 140 45,1 259,2
41 140 160 51,5 288,1
42 140 180 58,0 323,3
43 140 200 64,5 359,5
44 140 220 71,0 395,5
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2.3 Bildqualitat

2.3.1 Objektive Analyse / Objektive Bildqualitat

Zur Erfassung der Parameter fir die Analyse der objektiven Bildqualitat werden
zwei identische ROlIs regions of interest in allen rekonstruierten CT-Bildern fur
samtliche Rekonstruktionsalgorithmen eingezeichnet. ROl 1, mit einem
Durchmesser von ca. 1cm?, wird in der hinteren Schadelgrube (HSG)
positioniert. Die Platzierung von ROI 2, mit einem Durchmesser von ca. 0,4cm?,
erfolgt in den subjektiv am dichtesten erscheinenden knéchernen Anteilen der

Pars petrosa ossis temporalis (Felsenbein).

Abbildung 2: Positionen der regions of interest im Schadel-CT
(a) Positionen der region of interest (ROI) 1 (griner Kreis) in der hinteren Schadelgrube und (b)
der (ROI) 2 (griiner Kreis) in der Pars petrosa ossis temporalis in der Computertomographie.

Folgende Parameter werden aus den ROls extrahiert:

l. Dichte in Hounsfield Einheiten (HU)

Il. Rauschen (= Standardabweichung der Dichte in HU)

[I. Signal-Rausch-Verhaltnis (singnal-to-noise ratio; SNR), dimensionslos

IV.  Kontrast-Rausch-Verhaltnis (contrast-to-noise ratio; CNR), dimensionslos

Die Berechnung des SNR und CNR erfolgte anhand folgender Formeln (Niu et
al. 2011):

average HU — average HU average HU
CNR = ( g ROI2 g ROI1) SNR = g ROIn
SDRroin

j(SDROIZZ + SDRouz)
2
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2.3.2 Subjektive Analyse / Subjektive Bildqualitat

FUr die subjektive Analyse der Bildqualitat, werden die CT-Bilder aller drei
Praparate in den jeweils 44 Dosis-Kombinationen (siehe Tabelle1) in der
gefilterten Ruckprojektion (FBP) und in den funf ADMIRE-Iterationsstufen (A1-
AS5) anhand von 16 anatomischen Strukturen des Schlafenbeins, welche mit
Zunahme des Bildrauschens besonders anfallig fur eine eingeschrankte
diagnostische Beurteilbarkeit sind, bewertet (Nauer et al. 2011). Spezielle
Gesichtspunkte wie beispielsweise die Darstellung der Kontur und deren
Vollstandigkeit, werden in der subjektiven Beurteilung bertcksichtigt. Die fur die
Auswertung relevanten sich wiederholenden Merkmale konnen auf diese Weise
unabhangig von der Art der Bildrekonstruktion gleichermal3en geprift und
beurteilt werden. Fur eine einheitliche Bewertung der beurteilten anatomischen

Strukturen wird eine fiinf-Punkte-Likert-Skala definiert:

1= anatomische Struktur bei ungentgender Bildqualitat nicht darstellbar

2 = anatomische Struktur identifizierbar, aber keine Details bei insuffizienter
Bildqualitat

3 = anatomische Struktur noch vollstandig darstellbar bei akzeptabler
Bildqualitat

4 = anatomische Struktur vollstandig darstellbar bei guter Bildqualitat

5= anatomische Struktur hochaufgeldst darstellbar bei hervorragender
Bildqualitat

Dieses Bewertungsschema erlaubt eine eindeutige Beurteilung der Darstellung
der einzelnen Schlafenbein-Strukturen.

In Tabelle 2 sind die einzelnen zu evaluierenden Schlafenbeinstrukturen
aufgelistet; die Abbildung 3 verdeutlicht die visuelle Beurteilung der subjektiven
Bildqualitat anhand der Likert-Skala.
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Abbildung 3: Ausschnitt der Schlafenbein-Computertomographie.
Rekonstruiert mit dem advanced modeled iterative reconstruction (ADMIRE) Algorithmus Level
A5, A3 und der gefilterten Rickprojektion (FBP).

Beispielhafte Darstellung des Likert-Skala-Bewertungsschemas anhand der
Paukenhdhle:

A5= 4 (anatomische Struktur vollstandig darstellbar bei guter Bildqualitat)
Begrindung: Die Paukenhohle ist als solche gut erkennbar, sie ist
pneumatisiert und grenzt sich deutlich zu den Gehoérkndchelchen ab. Die
Bildqualitatseinbulde ist durch die verschwommenen, zackigen knéchernen
Rander und den verwaschenen Bildeindruck begrindet. Dadurch kommt es zu

einer minimalen Unscharfe der anatomischen Strukturen.

A3= 5 (anatomische Struktur hochaufgelost darstellbar bei hervorragender
Bildqualitat)

Begrindung: Die Paukenhohle ist als solche gut erkennbar, sie ist
pneumatisiert und grenzt sich deutlich zu den Gehoérkndchelchen ab. Die
knéchernen Konturen erscheinen scharf begrenzt und es sind keine

Verwaschungen/Unscharfen sichtbar.

FBP= 3 (anatomische Struktur noch vollstandig darstellbar bei akzeptabler
Bildqualitat)

Begrindung: Die Paukenhohle ist als solche gut erkennbar, sie ist
pneumatisiert und grenzt sich deutlich zu den Gehoérkndchelchen ab. Der
subjektive visuelle Rauscheindruck ist im Vergleich zu den Rekonstruktionen
mit A3 und A5 vermehrt sichtbar.
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Tabelle 2: Anatomische Strukturen des Schlafenbeins

Bewertete 16 anatomische Strukturen des Schlafenbeins zur Beurteilung der subjektiven
Bildqualitat. Gegeniberstellung jeweiliger spezieller Gesichtspunkte.

anatomische Struktur

spezieller Gesichtspunkt

Deutsch

Nomina anatomica

Horschnecke

Cochlea

normale Kontur; 2,5 Windungen,
Kalzifikationen

spiralformige
Knochenlamelle

Lamina spiralis ossea

Darstellung, Integritat

Knocherne Achse der
Horschnecke
(Lat.: kleines Gefél3)

Modiolus cochlea

Darstellung, Integritat

Vorhoflabyrinth

Labyrinthus vestibularis

Kontur, Dichte, Durchgangigkeit,
Ausschluss v. Kalzifikationen

Knochenkanal des
Ductus
endolymphaticus

Aquaeductus vestibuli

Kontur, Dichte

Innerer Gehoérgang

Meatus acusticus internus

Darstellung, Kontur

Knochenkanal des
Gesichtsnervs
(7.Hirnnerv)

Canalis nervi facialis,
tympanales und mastoidales
Segment

Kontur, Verlauf

Paukenhdhle/ Cavitas tympani/ Belluftung

Mittelohr Auris media

Hammer Malleus Darstellung, Vollstandigkeit

Amboss Incus Darstellung, Vollstandigkeit

Ovales Fenster Fenestra vestibuli Kontur, Offnung

Steigbugel Stapes Kontur, Position Stapes-
FuBplatte

Rundes Fenster (mit Fenestra cochleae Kontur, Offnung, Begrenzung,

Nische) Pneumatisation

Knochenkanal der A.
carotis interna

Canalis caroticus

Kontur, Dehiszenz

Drosselloch Foramen jugulare Kontur, Dehiszenz, Hochstand
Bulbus
Warzenfortsatz Mastoid Kontur, Pneumatisation,

Bellftung
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2.4 Darlegung der anatomischen 3D-Situation anhand von

Lehrbuchabbildungen

(a) Aditus ad antrum
mastoideum

N. petrosus
minor

g £
Malleus A f = N. facialis

Prominentia canalis
semicircularis lateralis

Chorda tympani
ymp E | - - Prominentia
] v canalis facialis
M. tensor tympani = =
Ansatzsehne, = ; \
M. stapedius \ - : Promontorium
Membrana Plexus
tympanica tympanicus

Meatus acusticus

externus N. tympanicus

Ductus Ductus Ductus
semicircularis semicircularis semicircularis Canalis semi-
lateralis posterior anterior circularis anterior

(b) (c)

Basis cranii

Dura mater encephali
intern

Saccus endo-
lymphaticus

Cristae

N. petrosus N. petrosus ampullares

Modiolus major minor

Aquaeductus

Helico: vestibuli

trema

Ganglion Utriculus

geniculi utriculi

Fenestra
vestibuli

B

Chorda Fenestra
tympani cochleae

Ductus

Cavitas
tympani

Macula
sacculi

N. cochlearis

N. facialis

© reuniens
acusticus
internus I Aquaeductus
: n ‘- - cochleae
Scala Helico- Scala Ductus
tympani trema vestibuli cochlearis

Abbildung 4: Schematische Abbildung der anatomischen Strukturen des
Schlafenbeins mittels Lehrbuchabbildungen.

(a) Paukenhohle. (b) Querschnitt durch die Cochlea. (¢) Schema des Innenohrs.
Die blau markierten Strukturen gehdren zu den 16 Strukturen, die fiir die
Bildqualitatsanalyse dieser Studie herangezogen werden.

(Schiinke et al. 2006, 144,148,150)
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Abbildung 5: Anatomische Strukturen in der Schlafenbein-Computertomographen
Normalbefund, axial, mit Beschriftung und Benennung der der anatomischen Strukturen.

1= Cochlea, 2=Lamina spiralis, 3=Modiolus cochlea, 4=Labyrinthus vestibularis (4a=Sacculus,
4b=Utriculus, 4c= horizontaler Bogengang, 4d=posteriorer Bogengang), 5=Aquaeductus
vestibuli, 6=Meatus acusticus internus, 7=Canalis nervi facialis, 8=Cavitas tympani, 9=Malleus,
10=Incus, 11= Fenestra vestibuli, 12=Stapes, 13=Fenestra cpchleae, 14=Canalis caroticus, 15=
Bulbus venae jugularis, 16= Mastoid mit cellulae mastoideae, 17= Meatus acusticus externus,
18= Membrana tympani,19= Ganglion geniculi,
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2.5 Statistische Auswertung

Die statistische Auswertung wird mit dem Statistikprogramm R Version 363
(https://www.r-project.org, Lucent Technologies) durchgefuhrt. Die graphische
Darstellung der Ergebnisse und Werte erfolgt in Abhangigkeit des Variablentyps
in Boxplots, Diagrammen und Tabellen. Das globale Signifikanzniveau wird auf
a = 0,05 festgelegt. Der Shapiro-Wilk-Test wird zur Uberpriifung der
Normalverteilung auf alle Variablen — Dosis (CTDI [mGy]), Signal-Rausch-
Verhaltnis (SNR) hintere Schadelgrube (HSG), Signal-Rausch-Verhaltnis (SNR)
der Felsenbeinspitze (FBS), Kontrast-Rausch-Verhaltnis (CNR), Rauschen (SD)
der hinteren Schadelgrube, Rauschen (SD) der Felsenbeinspitze, subjektive
Bildqualitat — angewandt.

FUr die Korrelationsanalyse wird in Abhangigkeit von der Normalverteilung der
Korrelationskoeffizient nach Spearman oder Pearson verwendet. Die Methode
nach Pearson weist bei Normalverteilung der beteiligten Variablen eine hdhere
Teststarke als die Methode nach Spearman auf. Somit wird bei vorliegender
Normalverteilung entsprechend der Korrelationskoeffizient nach Pearson
verwendet. Der Korrelationskoeffizient r zeigt dabei die Richtung des
Zusammenhangs an. Ist r > 0, besteht ein positiver Zusammenhang; beir <0
besteht ein negativer Zusammenhang. Die Kennzahl r kann Werte von -1 bis +1
annehmen, wobei der Zusammenhang umso starker ist, je weiter r von 0
entfernt liegt. Eine Korrelation gilt als schwach bei einem Betrag von bis zu
0,30. Als mittelgradige Korrelation gilt ein Betrag zwischen 0,30 und 0,50. Eine

starke Korrelation ist bei einem Betrag oberhalb von 0,50 anzunehmen.

2.5.1 Erfassung der Strahlenexposition

Fir die Dosisberechnung folgt die statistische Auswertung der gemessenen
CTDI [mGy] fur jede der 44 Strahlenkombinationen der drei Kérperspender. Es
werden M (das arithmetische Mittel), Med (der Median), SD (die

Standardabweichung), Min (das Minimum) und Max (das Maximum) berechnet.
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2.5.2 Zusammenhange und Unterschiede der Variablen

Zusammenhange der Variablen von objektiver und subjektiver Bildqualitat und
der Dosis (CTDI)

Die Variablen CTDI [mGy] sowie das Rauschen, SNR, CNR und die Werte der
subjektiven Bildqualitat weisen allesamt ein metrisches Messniveau auf. Auf
Grund dessen ist fur die Zusammenhange der Korrelationskoeffizient die

geeignete Analysemethode.

Zusammenhange der Variablen zwischen der objektiven und subjektiven
Bildqualitat und dem ADMIRE-Algorithmus

Fur die Analyse von Zusammenhangen eignet sich — wie oben erwahnt — ein
Korrelationskoeffizient. Der Algorithmus, beziehungsweise die Nummer des
Algorithmus, ist hierbei eine ordinale Variable, da sie eine erwartete
Reihenfolge der Algorithmen hinsichtlich der Bildqualitat angibt. Auf Grund des
ordinalen Messniveaus muss somit fur diese Fragestellung der
Korrelationskoeffizient nach Spearman eingesetzt werden, da die Methode
nach Pearson ein metrisches Messniveau der untersuchten Variablen

voraussetzt.

Unterschiede der objektiven und subjektiven Bildqualitat zwischen der FBP und
ADMIRE

Die Fragestellung bezuglich der Unterschiede der objektiven und subjektiven
Bildqualitat zwischen der FBP und ADMIRE erfordert einen Gruppenvergleich
fur verbundene Stichproben, da die Werte der untersuchten Variablen fir jede
der 44 Scan-IDs vorliegen. Die untersuchten Variablen weisen allesamt ein
metrisches Messniveau auf. Als Test zum Vergleich der FBP- und der ADMIRE-
Gruppen hinsichtlich dieser Variablen kommen der t-Test flr verbundene
Stichproben sowie der Wilcoxon-Test in Frage. Der t-Test setzt eine
Normalverteilung der untersuchten Variablen voraus, wahrend bei nicht
vorhandener Normalverteilung der Wilcoxon-Test eingesetzt werden muss.
Wie oben bereits erlautert, sind das Rauschen der hinteren Schadelgrube und

das Rauschen der Felsenbeinspitze nicht normalverteilt, wahrend im Gegensatz
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dazu SNR der hinteren Schadelgrube, SNR der Felsenbeinspitze, CNR und die
Werte der subjektiven Bildqualitat normalverteilt sind. Aufgrund dessen kommt
fur das Rauschen der hinteren Schadelgrube und das Rauschen der
Felsenbeinspitze der Wilcoxon-Test und bei dem SNR der hinteren
Schadelgrube, dem SNR der Felsenbeinspitze, CNR und den Werten der
subjektiven Bildqualitat der t-Test fur verbundene Stichproben zum Einsatz. Da
in dieser Fragestellung die sechs Gruppen (FBP und ADMIRE A1-A5)
paarweise miteinander verglichen werden, werden hier fur jede Variable
mehrere Tests durchgefuhrt. Um bei sechs Gruppen jede mit jeder zu
vergleichen, sind insgesamt 5+4+3+2+1=15 Tests notwendig. Somit wird hier
eine Bonferroni-Korrektur der p-Werte vorgenommen, um fir jede untersuchte
Variable bei mehrfachen Tests ein globales Signifikanzniveau von a=0,05 zu

gewahrleisten. Somit lautet der korrigierte p-Wert 0,003.
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3 Ergebnisse

3.1 Deskriptive Statistik

Die folgende Tabelle zeigt grundlegende deskriptive Kennzahlen fur die
Variablen SNR (Signal-Rausch-Verhaltnis) der hinteren Schadelgrube, SNR der
Felsenbeinspitze, CNR (Kontrast-Rausch-Verhaltnis) und die Werte der
subjektiven Bildqualitat unter Berlcksichtigung der Rekonstruktionsverfahren
gefilterte Ruckprojektion (FPB) und dem advanced modeled iterative
reconstruction” (ADMIRE) Algorithmus A1-AS.

Tabelle 3: Deskriptive Kennzahlen

Deskriptive Kennzahlen flr die Variablen Signal-Rausch-Verhaltnis in der hinteren
Schadelgrube (SNR HSG), Signal-Rausch-Verhaltnis in der Felsenbeinspitze (SNR FBS),
Kontrast-Rausch-Verhaltnis (CNR) und die Werte der Likert-Skala von 1-5 der subjektive (subj.)
Bildqualitat in Bezug auf die Rekonstruktionsverfahren gefilterte Rickprojektion (FBP) und dem
advanced modeled iterative reconstruction-Algorithmus A1-A5. Hierbei bezeichnet M das
arithmetische Mittel, Med den Median, SD die Standardabweichung und Min und Max das
Minimum und das Maximum.

Variable M Med SD Min Max

CTDI [mGy] 31.49 26.84 19.07 2.49 70.96
SNR HSG

FBP 0.10 0.10 0.03 0.05 0.22
A1 0.11 0.11 0.03 0.05 0.19
A2 0.11 0.11 0.03 0.05 0.19
A3 0.13 0.13 0.05 0.06 0.23
A4 0.17 0.17 0.07 0.07 0.32
A5 0.23 0.22 0.10 0.08 0.48
SNR FBS

FBP 5.49 5.60 1.40 2.80 8.77
A1 6.23 6.41 1.57 3.29 9.72
A2 7.14 7.35 1.83 3.81 11.34
A3 8.37 8.72 2.10 4.48 13.38
A4 10.06 10.35 2.51 5.54 16.32
A5 12.46 12.51 3.00 7.22 19.77
CNR

FBP 5.83 5.88 1.63 2.77 9.11
A1 6.68 6.75 1.85 3.30 10.36
A2 7.71 7.90 2.13 3.89 12.22
A3 9.29 9.70 2.54 4.68 14.64
A4 11.48 11.96 3.11 5.91 18.51
A5 14.66 15.02 3.85 7.95 23.51
Subj. Bildqualitat

FBP 3.44 3.41 0.84 1.42 4.44
A1 3.60 3.76 0.80 1.42 4.44
A2 3.73 3.93 0.76 1.42 4.44
A3 3.90 4.18 0.68 1.46 4.46
A4 3.87 4.12 0.69 1.46 4.44
A5 3.53 3.59 0.76 1.46 4.42
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3.1.1 Objektive Analyse

Es zeigt sich, dass das SNR in der ROI der hinteren Schadelgrube mit M=0,23
bei A5 den hochsten Durchschnittswert aufweist, absteigend gefolgt von A4,
A3, A2, A1 und der FBP. Dieselbe Tendenz ist ebenso bei dem SNR in der ROI
der Felsenbeinspitze zu erkennen. Auch hier wird mit M=12,46 das SNR bei A5
am hochsten und in absteigender Reihenfolge von A4, A3, A2, A1 und FBP
ermittelt. Die Variable CNR zeigt ebenfalls bei A5 mit M=14,66 den hochsten
Durchschnittswert und die gleiche absteigende Reihenfolge des CNR, welche
bereits fur die SNR-Werte beobachtet werden konnte. Dass die SNR und CNR-
Variablen in der Reihenfolge FBP, A1, A2, A3, A4 und A5 zunehmen, ist in den
folgenden Abbildungen 6 bis 8 zu erkennen. Demzufolge nimmt sowohl die
SNR als auch die CNR mit dem Algorithmus-Level zu. Je starker die Iteration
des ADMIRE-AIlgorithmus, desto starker fallt die SNR und die CNR aus. Am

geringsten ist sie in der FBP.
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Abbildung 6 : Signal-Rausch-Verhiltnis in der hinteren Schadelgrube
Darstellung des Signal-Rausch-Verhaltnisses in der hinteren Schadelgrube (SNR HSG)

zwischen der gefilterten Riuckprojektion (FBP) und den 5 Stufen des advanced modeled
iterative reconstruction-Algorithmus (A1-A5) mittels Boxplots. SNR ist dimensionslos
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Abbildung 7: Signal-Rausch-Verhaltnis in der Felsenbeinspitze

Darstellung des Signal-Rausch-Verhaltnisses in der Felsenbeinspitze (SNR FBP) zwischen der
gefilterten Ruckprojektion (FBP) und den 5 Stufen des advanced modeled iterative
reconstruction-Algorithmus (A1-A5) mittels Boxplots. SNR ist dimensionslos
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Abbildung 8: Kontrast-Rausch-Verhiltnis zwischen der Riickfilterprojektion und den
ADMIRE-Levels

Darstellung des Kontrast-Rausch-Verhaltnisses (CNR) zwischen der gefilterten Rickprojektion
(FBP) und den 5 Stufen des advanced modeled iterative reconstruction-Algorithmus (A1-A5)
mittels Boxplots. SNR ist dimensionslos
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3.1.2 Subjektive Analyse

Die subjektive Bildqualitat zeigt eine andere Tendenz. Hier liegt bei A3 mit M=
3,90 der hochste Durchschnittswert vor. Demzufolge wird auch eine andere
Reihenfolge (A4, A2, A1, A5, FBP) der subjektiven Bildqualitat in Bezug auf die

Rekonstruktionsmdglichkeiten ermittelt.

Subjektiv
1.5 20 25 30 35 40 45

I . . . [} [} -

| | | | [ I
FBP A1 A2 A3 A4 AS

Abbildung 9: Subjektive Bildqualitait in der Riickfilterprojektion und den ADMIRE-Levels
Darstellung der subjektiven Bildqualitat in der gefilterten Ruckprojektion (FBP) und der 5 Stufen
des advanced modeled iterative reconstruction-Algorithmus (A1-A5) mittels Boxplots.
Subjektiv= subjektive Bildqualitat, Darstellung mittels Likert-Skala von 1-5.
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3.1.3 Dichte und Rauschen

Die erhobenen Werte beziehen sich auf folgende Variablen: Dichte (HU) der

hinteren Schadelgrube, Rauschen der hinteren Schadelgrube (SD der Dichte in
HU) der Felsenbeinspitze und Rauschen der Felsenbeinspitze (SD der Dichte in
HU). Auch diese Variablen liegen in den 6 Variationen FBP, A1, A2, A3, A4 und

A5 vor.

Tabelle 4: Dichte und Rauschen in der hinteren Schéadelgrube und in der
Felsenbeinspitze
Dargestellt sind M, das arithmetische Mittel, Med, der Median, SD, die Standardabweichung
sowie Min und Max, das Minimum und das Maximum der Variablen Dichte (HU) und Rauschen
(SD der Dichte in HU) in der hinteren Schadelgrube (HSG) sowie Dichte (HU) und Rauschen
(SD der Dichte in HU) in der Felsenbeinspitze (FBS). Auch diese Variablen liegen in der
Ruckfilterprojektion und dem advanced modeled iterative reconstruction-Algorithmus (ADMIRE)
A1, A2, A3, A4 und A5 vor.

Variable M Med SD Min Max

HSG HU

FBP 27.73 15.33 28.6 6.33 125.00
A1 20.05 12.84 17.84 4.67 86.67
A2 15.57 11.84 10.97 4.67 55.33
A3 12.44 10.84 5.80 5.00 32.67
A4 10.69 10.00 3.76 5.00 19.67
A5 9.73 9.33 3.12 4.67 17.33
HSG SD

FBP 311.47 276.34 122.55 167.67 574.67
A1 271.33 238.67 109.88 144.33 511.33
A2 238.45 203.5 105.22 120.33 490.33
A3 187.76 161.67 81.98 96.33 269.33
A4 144.49 123.67 64.76 72.67 290.00
A5 105.76 88.50 51.94 50.00 264.33
FBS HU

FBP 1799.47 1707.16 234.62 1490.33 2286.67
A1 1805.42 1710.66 243.79 1480.33 2296.33
A2 1808.76 1699.5 251.97 1480.00 2307.33
A3 1811.08 1698.84 258.96 1477.00 2314.00
A4 1812.30 1700.5 262.49 1476.00 2316.67
A5 1812.24 1709.84 263.52 1475.00 2317.33
FBS SD

FBP 359.99 320.66 119.11 199.11 650.33
A1 318.13 286.83 105.53 178.33 560.00
A2 279.01 246.67 95.88 152.00 490.33
A3 238.01 208.50 81.50 129.33 419.33
A4 198.16 171.00 68.04 105.00 338.67
A5 159.88 140.17 52.49 87.33 260.00
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Der Tabelle 4 ist zu enthehmen, dass die Dichte der hinteren Schadelgrube (HU
HSG) im Durchschnitt (M= 27.73) und im Median (Med=15.33) den hochsten
Wert in der FBP angibt, absteigend gefolgt von A1, A2, A3, A4 und A5.
Dieselbe Abfolge zeigt sich auch fur das Rauschen der hinteren Schadelgrube
(SD HSG) (M=311.47) und fur das Rauschen der Felsenbeinspitze (SD FBS)
(M=359.99). Eine andere Tendenz ergab sich fur die Dichte der
Felsenbeinspitze. Hier ist hinsichtlich des Mittelwertes und des Medians kaum
ein Unterschied zwischen der FBP und den funf ADMIRE-Iterationsstufen zu

erkennen.

In den folgenden Boxplots (Abbildung 10,11,12,13) Iasst sich ablesen, dass die
Dichte (HU) der hinteren Schadelgrube, das Rauschen (SD) der hinteren
Schadelgrube sowie das Rauschen (SD) der Felsenbeinspitze umso niedriger
ausfallen, je starker die ADMIRE-Iterationsstufe ist. Die Variable Dichte (HU)
der Felsenbeinspitze hingegen zeigt anhand der Boxenhdhe keine erkennbaren
Unterschiede zwischen FBP und den funf lterationsstufen des ADMIRE-

Algorithmus.
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Abbildung 10: Dichtewerte in der hinteren Schadelgrube

Darstellung der Dichtewerte in der hinteren Schadelgrube (HSG HU) in der gefilterten
Ruckprojektion (FBP) und in den 5 Stufen des advanced modeled iterative reconstruction-
Algorithmus (A1-A5) mittels Boxplots.
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Abbildung 11: Rauschwerte in der hinteren Schadelgrube
Darstellung der Rauschwerte in der hinteren Schadelgrube (HSG SD) in der gefilterten

Ruckprojektion (FBP) und den 5 Stufen des advanced modeled iterative reconstruction-
Algorithmus (A1-A5) mittels Boxplots. (HSG SD HU)
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Abbildung 12: Dichtewerte in der Felsenbeinspitze

Darstellung der Dichtewerte der Felsenbeinspitze (FBS HU) in der gefilterten Ruckprojektion
(FBP) und den 5 Stufen des advanced modeled iterative reconstruction-Algorithmus (A1-A5)
mittels Boxplots.
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Abbildung 13: Rauschwerte in der Felsenbeinspitze

Darstellung der Rauschwerte der Felsenbeinspitze (FBS SD) in der gefilterten Ruckprojektion
(FBP) und den 5 Stufen des advanced modeled iterative reconstruction-Algorithmus (A1-A5)
mittels Boxplots. (FBS SD HU)
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3.2 EinflussgrofRe der Dosis (CTDI)

Die Tabelle beschreibt die Korrelation zwischen den Variablen Rauschen, SNR,
CNR in der der hinteren Schadelgrube und der Felsenbeinspitze und der
subjektiven Bildqualitat mit dem CTDI [mGy] in den unterschiedlichen
Rekonstruktionstechniken (FBP, ADMIRE A1-A5) in den verschiedenen ROls.
Der Tabelle 5 ist Folgendes zu entnehmen:

Fast alle berechneten Korrelationen zeigen einen p-Wert von p<0,001. Die
einzige Ausnahme stellt die nicht signifikante Korrelation zwischen dem CTDI
[MGy] und SNR der hinteren Schadelgrube in der FBP (p=0,530) dar.

Tabelle 5: Korrelationsanalyse nach Pearson
Ergebnisse der Korrelationsanalyse nach Pearson fir die Variablen Rauschen (SD) und Signal-
Rausch-Verhaltnis (SNR) in der hinteren Schadelgrube (HSG) und Felsenbeinspitze (FBS)

sowie das Kontrast-Rausch-Verhaltnis (CNR) und die subjektive Bildqualitat, dargestellt in
Kombination mit der gefilterten Rickprojektion (FBP) und advanced modeled iterative
reconstruction-Algorithmus (ADMIRE) A1-A5.

FBP A1 A2 A3 A4 A5
HSG SD
r -0.98 -0.98 -0.90 -0.98 -0.98 -0.90
p <0,001 <0,001 <0,001 <0,001 <0,001 <0,001
FBS SD
r -0.97 -0.97 -0.96 -0.95 -0.94 -0.88
p <0,001 <0,001 <0,001 <0,001 <0,001 <0,001
SNR HSG
r -0.10 0.49 0.83 0.94 0.95 0.91
p 0,530 <0,001 <0,001 <0,001 <0,001 <0,001
SNR FBS
r 0.93 0.94 0.93 0.91 0.88 0.81
p <0,001 <0,001 <0,001 <0,001 <0,001 <0,001
CNR
r 0.96 0.96 0.94 0.94 0.93 0.86
p <0,001 <0,001 <0,001 <0,001 <0,001 <0,001
Subjektive Bildqualitat
r 0.98 0.98 0.96 0.91 0.95 0.98
p <0,001 <0,001 <0,001 <0,001 <0,001 <0,001
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3.2.1 Zusammenhang zwischen der Dosis (CTDI) und der objektiven
Bildqualitat

Die Variable Rauschen der hinteren Schadelgrube und Rauschen der
Felsenbeinspitze zeigen fur die FBP und alle finf ADMIRE-Iterationsstufen eine
negative Korrelation mit dem CTDI [mGy] in Tabelle 5. Bei dem SNR der
hinteren Schadelgrube ist fur die FBP keine signifikante Korrelation mit dem
CTDI [mGy] erkennbar. Des Weiteren liegen fir den SNR der hinteren
Schadelgrube signifikant positive Korrelationen mit dem CTDI [mGy] bezlglich
der lterationsstufe ADMIRE 1 bis 5 vor. Die SNR der Felsenbeinspitze und die
CNR korrelieren stets positiv bei beiden untersuchten Rekonstruktionsverfahren
mit dem CTDI [mGy].

3.2.2 Zusammenhang zwischen der Dosis (CTDI) und der subjektiven
Bildqualitat

Die subjektive Bildqualitat korreliert stets positiv mit dem CTDI [mGy]
in Tabelle 5.
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3.3 Rekonstruktionsalgorithmen

Tabelle 6: Korrelationsanalyse des ADMIRE-Algorithmus

Korrelationsanalyse des advanced modeled iterative reconstruction-Algorithmus (ADMIRE) mit
den Variablen Rauschen (SD) und Signal-Rausch-Verhaltnis (SNR) in der hinteren
Schadelgrube (HSG) und Felsenbeinspitze (FBS), Kontrast-Rausch-Verhaltnis (CNR) und
subjektiver Bildqualitat.

ADMIRE ADMIRE
r Y
HSG SD -0.62 <0,001
FBS SD -0.58 <0,001
SNR HSG 0.57 <0,001
SNR FBS 0.69 <0,001
CNR 0.71 <0,001
Subjektive Bildqualitat -0.04 0,542

3.3.1 Objektive und subjektive Bildqualitat in Bezug auf die ADMIRE-

Iterationsstufen

Die Variablen Rauschen der Felsenbeinspitze und Rauschen der hinteren
Schadelgrube zeigen eine signifikant negative Korrelation mit der
Iterationsstarke des Rekonstruktionsalgorithmus ADMIRE. Das heil3t je starker
die Iteration des Algorithmus, desto niedriger gibt sich das Rauschen in der
Felsenbeinspitze und der hinteren Schadelgrube zu erkennen. Fir die drei
Variablen SNR der hinteren Schadelgrube, SNR der Felsenbeinspitze und CNR
liegen signifikant positive Korrelationen vor. Mit steigender ADMIRE-
Iterationsstarke steigen die SNR- und CNR-Werte kontinuierlich an.

FUr die subjektive Bildqualitat liegt keine signifikante Korrelation mit der
Iterationsstarke des Algorithmus vor. Ursache ist das Fehlen eines monotonen

Zusammenhangs zwischen ADMIRE-Level und subjektiver Bildqualitat.
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3.3.2

Tabelle

Objektive Bildqualitat in Bezug auf die unterschiedlichen

Rekonstruktionsalgorithmen

7: p-Werte des Bildrauschens in der hinteren Schadelgrube

Darstellung der p-Werte des Bildrauschens in der hinteren Schadelgrube (SD HSG) in der
gefilterten Ruckprojektion (FBP) und in dem advanced modeled iterative reconstruction
Algorithmus (ADMIRE) in den Iterationsstufen A1-A5.

HSG FBP A1 A2 A3 A4 A5
SD[HU]

FBP

A1 p<0,001

A2 p<0,001 | p<0,001

A3 p<0,001 | p<0,001 | p<0,001

A4 p<0,001 | p<0,001 | p<0,001 | p<0,001

A5 p<0,001 | p<0,001 | p<0,001 | p<0,001| p<0,001

FUr die Variable Rauschen der hinteren Schadelgrube ist zu sehen, dass jeder

der p-Werte kleiner als 0,05 ist. Dies bedeutet, dass sich alle Gruppen

signifikant voneinander unterscheiden. Aus der Deskriptivtabelle 3 sowie den

Boxplots im vorangegangenen Kapitel ist zu entnehmen, dass das Rauschen

der hinteren Schadelgrube von der FBP zu A5 kontinuierlich niedriger wird.

Somit ergeben sich fur das Rauschen der hinteren Schadelgrube die folgenden

signifikanten Ergebnisse:

Das Rauschen der hinteren Schadelgrube ist bei FBP signifikant hoher
als bei A1, A2, A3, A4, A5.

Das Rauschen der hinteren Schadelgrube ist bei A1 signifikant hoher als
bei A2, A3, A4, A5.

Das Rauschen der hinteren Schadelgrube ist bei A2 signifikant hoher als
bei A3, A4, A5.

Das Rauschen der hinteren Schadelgrube ist bei A3 signifikant hoher als
bei A4, A5.

Das Rauschen der hinteren Schadelgrube ist bei A4 signifikant hoher als
bei AS.

38



Tabelle 8: p-Werte des Bildrauschens in der Felsenbeinspitze.

Darstellung der p-Werte des Bildrauschens in der Felsenbeinspitze (FBS SD) in der gefilterten
Ruckprojektion (FBP) und in dem advanced modeled iterative reconstruction Algorithmus
(ADMIRE) in den Iterationsstufen A1-AS5.

FBS FBP A1 A2 A3 A4 A5
SD[HU]

FBS

A1 p<0,001

A2 p<0,001 | p<0,001

A3 p<0,001 | p<0,001 | p<0,001

A4 p<0,001 | p<0,001 | p<0,001 | p<0,001

A5 p<0,001 | p<0,001 | p<0,001 | p<0,001| p<0,001

Auch hier zeigt jeder der paarweisen Vergleiche einen p-Wert unter 0,05 und
somit einen signifikanten Unterschied. Aus dem Boxplot (Abbildung 13) ist fur
das Rauschen der Felsenbeinspitze bekannt, dass das Rauschen der
Felsenbeinspitze von FBP zu A5 kontinuierlich fallende Werte aufweist. Somit

ergeben sich die folgenden signifikanten Unterschiede:

e Das Rauschen der Felsenbeinspitze ist bei FBP signifikant hoher als bei
A1, A2, A3, A4, A5.

o Das Rauschen der Felsenbeinspitze ist bei A1 signifikant hdher als bei
A2, A3, A4, A5.

e Das Rauschen der Felsenbeinspitze ist bei A2 signifikant hdher als bei
A3, A4, A5.

o Das Rauschen der Felsenbeinspitze ist bei A3 signifikant hdher als bei
A4, A5.

o Das Rauschen der Felsenbeinspitze ist bei A4 signifikant hdher als bei
A5.
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Tabelle 9: p-Werte fiir das Signal-Rausch-Verhiltnis in der hinteren Schadelgrube
Darstellung der Ergebnisse der p-Werte fir das Signal-Rausch-Verhaltnis in der hinteren
Schadelgrube (SNR HSG) fir die gefilterte Riickprojektion (FBP) und flir den advanced
modeled iterative reconstruction Algorithmus (ADMIRE) in den Iterationsstufen A1-A5.

SNR HSG | FBP A1 A2 A3 A4 A5
FBS

A1 p=1,000

A2 p=1,000 | p=0,037

A3 p=0,027 | p<0,001 | p<0,001

A4 p<0,001 | p<0,001 | p<0,001 | p<0,001

A5 p<0,001 | p<0,001 | p<0,001 | p<0,001| p<0,001

Hier zeigen nicht alle Tests einen signifikanten Unterschied. Den Boxplots in
Abbildung 6 ist zu entnehmen, dass die SNR der hinteren Schadelgrube von

FBP zu A5 ansteigt. Somit liegen die folgenden signifikanten Unterschiede vor:

e Die SNR der hinteren Schadelgrube ist bei FBP signifikant niedriger als
bei A3, A4, AS.

e Die SNR der hinteren Schadelgrube ist bei A1 signifikant niedriger als bei
A3, A4, A5.

e Die SNR der hinteren Schadelgrube ist bei A2 signifikant niedriger als bei
A3, A4, A5.

e Die SNR der hinteren Schadelgrube ist bei A3 signifikant niedriger als bei
A4, A5.

e Die SNR der hinteren Schadelgrube ist bei A4 signifikant niedriger als bei
A5.
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Tabelle 10: p-Werte fiir das Signal-Rausch-Verhiltnis in der Felsenbeinspitze
Darstellung der Ergebnisse der p-Werte fur das Signal-Rausch-Verhaltnis in der
Felsenbeinspitze (SNR FBS) fur die gefilterte Rickprojektion (FBP) und fur den advanced
modeled iterative reconstruction Algorithmus (ADMIRE) in den Iterationsstufen A1-A5.

SNRFBS | FBP A1 A2 A3 A4 A5
FBS

A1 p<0,001

A2 p<0,001 | p<0,001

A3 p<0,001 | p<0,001 | p<0,001

A4 p<0,001 | p<0,001 | p<0,001 | p<0,001

A5 p<0,001 | p<0,001 | p<0,001 | p<0,001| p<0,001

Fur die SNR der Felsenbeinspitze liefern alle Paarvergleiche ein signifikantes

Ergebnis. Die Betrachtung der Boxplots Abbildung 7 hat gezeigt, dass die SNR

der Felsenbeinspitze von FBP zu A5 ansteigt. Somit ergeben sich die folgenden

signifikanten Unterschiede fur die SNR der Felsenbeinspitze:

Die SNR der Felsenbeinspitze ist bei FBP signifikant niedriger als bei A1,
A2, A3, A4, AS.

Die SNR der Felsenbeinspitze ist bei A1 signifikant niedriger als bei A2,
A3, A4, AS.

Die SNR der Felsenbeinspitze ist bei A2 signifikant niedriger als bei A3,
A4, AS.

Die SNR der Felsenbeinspitze ist bei A3 signifikant niedriger als bei A4,
AS.

Die SNR der Felsenbeinspitze ist bei A4 signifikant niedriger als bei A5.
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Tabelle 11: p-Werte fiir das Kontrast-Rausch-Verhaltnis
Darstellung der Ergebnisse der p-Werte flr das Kontrast-Rausch-Verhaltnis (CNR) flr die
gefilterte Rickprojektion (FBP) und fur den advanced modeled iterative reconstruction

Algorithmus (ADMIRE) in den Iterationsstufen A1-A5.

CNR FBP A1 A2 A3 A4 A5
FBS

A1 p<0,001

A2 p<0,001 | p<0,001

A3 p<0,001 | p<0,001 | p<0,001

A4 p<0,001 | p<0,001 | p<0,001 | p<0,001

A5 p<0,001 | p<0,001 | p<0,001 | p<0,001| p<0,001

Auch hier ist jeder der Paarvergleiche signifikant und die CNR steigt von FBP

zu A5 an. Somit liegen die folgenden signifikanten Unterschiede vor:

e CNRist bei FBP signifikant niedriger als bei A1, A2, A3, A4, A5.
e CNRist bei A1 signifikant niedriger als bei A2, A3, A4, A5.

e CNRist bei A2 signifikant niedriger als bei A3, A4, A5.

e CNRist bei A3 signifikant niedriger als bei A4, A5.

e CNRist bei A4 signifikant als niedriger bei A5.
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3.3.3 Subjektive Bildqualitat in Bezug auf die unterschiedlichen

Rekonstruktionsalgorithmen

Tabelle 12: p-Werte der subjektiven Bildqualitat

Darstellung der Ergebnisse der p-Werte der subjektiven Bildqualitat fiir die gefilterte
Ruckprojektion (FBP) und fur den advanced modeled iterative reconstruction Algorithmus
(ADMIRE) in den Iterationsstufen A1-AS5.

Subjektive | FBP A1 A2 A3 A4 A5
Bildqualitit

FBS

A1 p<0,001

A2 p<0,001 | p<0,001

A3 p<0,001 | p<0,001 | p<0,001

A4 p<0,001 | p<0,001 | p<0,001 | p=0,002

A5 p=0,003 | p=0,002 | p<0,001 | p<0,001| p<0,001

Wiederum zeigt sich fur alle Paarvergleiche ein signifikantes Ergebnis. Tabelle

3 ist zu entnehmen, dass, im Gegensatz zu den vorherigen Variablen, das

Maximum der subjektiven Bildqualitat bei A3 und nicht bei A5 liegt. Somit

ergeben sich die folgenden signifikanten Unterschiede:

Die subjektive Bildqualitat ist bei der FBP signifikant niedriger als bei A1,
A2, A3, A4 und A5.

Die subjektive Bildqualitat ist bei A1 signifikant hoher als bei der FBP und
bei A5 und signifikant niedriger als bei A2, A3 und A4.

Die subjektive Bildqualitat ist bei A2 signifikant hoher als bei FBP, A1
und bei A5 und signifikant niedriger als bei A3 und A4.

Die subjektive Bildqualitat ist bei A3 signifikant hoher als bei allen
anderen Gruppen.

Die subjektive Bildqualitat ist bei A4 signifikant hoher als bei FBP, A1, A2
und A5 und signifikant niedriger als bei A3.

Die subjektive Bildqualitat ist bei A5 signifikant hoher als bei FBP und
signifikant niedriger als bei A1, A2, A3 und A4.
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Abbildung 14: EinbuBe in der subjektiven Bildqualitat

Darstellung der Einbul3e in der subjektiven Bildqualitat von der gefilterten Riickprojektion (FBP)
sowie von dem advanced modeled iterative reconstruction Algorithmus ADMIRE-Level A3 zu
A4 und A5 anhand des inneren Gehoérgangs.
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Abbildung 15: Konturverlust anhand des Stapes

Darstellung des Konturverlustes anhand des Stapes von dem advanced modeled iterative
reconstruction Algorithmus ADMIRE Level A3 zu A4 und A5 und Darstellung der subjektiven
BildqualitatseinbulRe von der gefilterten Rickprojektion (FBP) zu dem advanced modeled
iterative reconstruction Algorithmus (ADMIRE).
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3.4 Optimierung der Strahlenexposition hinsichtlich der diagnostischen

Aussagefahigkeit

In Kapitel 3.1.2. wird gezeigt, dass der subjektive Score bei der Iterationsstufe 3
signifikant hdher als bei jeder anderen Iterationsstufe des Algorithmus ist. Somit
sollte dieser Algorithmus flr eine moglichst hohen subjektive Bildqualitat
verwendet werden. Um zu ermitteln, in welchem Male bei A3 die subjektive
Bildqualitat von der Dosis abhangt, ist in folgender Abbildung der
durchschnittliche subjektive Score fur verschiedene Bereiche der Dosis (CTDI
[mGy]) dargestellt. Die Abbildung 16 zeigt, dass es sich bei der Beziehung
zwischen der Dosis (CTDI [mGy]) und der subjektiven Bildqualitat um eine
beschrankte Wachstumsfunktion handelt. Ihr ist zu enthehmen, dass im
Dosisbereich (CTDI) von 0,5 bis 35 mGy ein steiler Anstieg der Kurve und
dementsprechend der durchschnittlichen subjektiven Bildqualitat zu
verzeichnen ist. Dieser ist gefolgt von einer Abflachung der Kurve ab einem
CTDI von 35 mGy. Bei einer Dosis von mehr als 35 mGy wird eine subjektive
Bildqualitat von Uber 4,5 konstant erreicht. Bein einer Dosis von ca. 20mGy wird
eine subjektive Bildqualitat von kanpp 4,0 erzielt. Bei weiterer Erhdhung der
Dosis steigt die subjektive Bildqualitat nicht mehr relevant. Dies spiegelt sich

fortwahrend im horizontalen Kurvenverlauf von 35 bis 71mGy CTDI wider.
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Abbildung 16: Darstellung des Zusammenhangs zwischen der subjektiven Bildqualitat
und der Dosis

Darstellung des Zusammenhangs zwischen der subjektiven Bildqualitat (BQ) und der
applizierten Strahlendosis Uber den computed tomography dose index (CTDI [mGy]).
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4 Diskussion

Fragestellungen:

e Welcher Zusammenhang besteht zwischen der objektiven Bildqualitat
und der Dosis?

e Welcher Zusammenhang besteht zwischen der subjektiven Bildqualitat
und der Dosis?

e Welcher Zusammenhang besteht zwischen der objektiven Bildqualitat
und dem ADMIRE-Algorithmus?

e Welcher Zusammenhang besteht zwischen der subjektiven Bildqualitat
und dem ADMIRE-Algorithmus?

e Besteht ein Unterschied der objektiven Bildqualitat zwischen den
unterschiedlichen Rekonstruktionsalgorithmus-Gruppen (FBP und
ADMIRE)?

e Besteht ein Unterschied der subjektiven Bildqualitat zwischen den
unterschiedlichen Rekonstruktionsalgorithmus-Gruppen (FBP und
ADMIRE)?

e Ab welcher Dosis kann eine gute oder sehr gute subjektive Bildqualitat

erzielt werden?

4.1 Einflussgrofie der Dosis (CTDI) im jeweiligen Zusammenhang mit der

objektiven und subjektiven Bildqualitat

4.1.1 Zusammenhang zwischen der Dosis (CTDI) und der objektiven
Bildqualitat

Welcher Zusammenhang besteht zwischen der objektiven Bildqualitat von
Rauschen, Signal-Rausch-Verhaltnis (SNR), Kontrast-Rausch-Verhaltnis (CNR)
und der Dosis (CTDI)?
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Eine Optimierung der Bildqualitat bei Verringerung der Patientenstrahlendosis
ist ein zentraler Aspekt in der CT-Forschung. Die Historie der CT beschreibt die
stetigen Bemuhungen, die Dosisbelastung und die dadurch entstehenden
moglichen Folgeschaden zu reduzieren. Die aktuell relevanten Ansatzpunkte
zur Minderung der Dosis lassen sich folgendermalen zusammenfassen:

a) Die indikationsabhangigen Methoden, bei denen die rechtfertigende
Indikation im Vordergrund stehen,

b) die allgemeinen Methoden, zu denen beispielsweise die Reduktion der
Scanlange, der Réhrenspannung und des Rdhrenstroms oder auch die Wahl
der Kollimation und des Pitchfaktors gehdoren,

c) die herstellerabhangigen Methoden, bei welchen Aspekte wie die
Verwendung von iterativen Rekonstruktionsalgorithmen zur Minderung der

Strahlenexposition genutzt werden kdnnen (Schindera et al. 2010).

Ein signifikanter Zusammenhang zwischen der Dosis (CTDI [mGy]) und dem
Bildrauschen ist evident. In der hinteren Schadelgrube zeigt sich eine
Verringerung des Rauschens bei Anstieg des CTDI [mGy]. Dies Iasst sich fur
die gefilterte Ruckprojektion (FBP) und fur alle funf Iterationsstufen nachweisen.
Auch fur die Felsenbeinspitze ist durch die Erhéhung der Dosis eine
Verringerung des Rauschens und somit eine Erhéhung der objektiven
Bildqualitat zu erzielen. Bei genauerer Betrachtung der unterschiedlichen
advanced modeled iterative reconstruction (ADMIRE) Iterationsstufen kann
festgestellt werden, dass die errechneten Korrelationskoeffizienten fur die FBP
und die funf ADMIRE-Stufen kaum voneinander abweichen. Der fehlende
signifikante Unterschied deutet somit auf eine Gleichwertigkeit der FBP und der
funf ADMIRE-Iterationsstufen bezuglich der Dosisabhangigkeit unter

Betrachtung des Bildrauschens hin.

Auch die Variablen SNR (Signal-Rausch-Verhaltnis) der hinteren Schadelgrube
und SNR der Felsenbeinspitze werden in Zusammenhang mit dem CTDI [mGy]
(Dosis) fur die FBP und fur die ADMIRE-Levels A1-A5 untersucht. Es stellt sich

heraus, dass fur die FBP keine signifikante Korrelation zwischen der Dosis
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(CTDI [mGy]) und dem SNR der hinteren Schadelgrube und eine signifikante
Korrelation zwischen Dosis (CTDI [mGy]) und SNR Felsenbeinspitze besteht.
Far alle funf Iterationsstufen kann ein signifikantes Ergebnis zwischen dem
CTDI [mGy] und dem SNR der hinteren Schadelgrube und SNR der
Felsenbeinspitze beobachtet werden. Zudem ergibt sich fur die Variable CNR
(Kontrast-Rausch-Verhaltnis) ein signifikanter Zusammenhang zwischen dem
CTDI [mGy] und dem CNR. Eine Erhéhung der Dosis fuhrt auch hier zu einem
erhdhten CNR bei der FBP und allen getesteten ADMIRE-Iterationsstufen. Da
fur Rauschen, CNR und SNR, mit Ausnahme von dem SNR der hinteren
Schadelgrube in der FBP, die Korrelationskoeffizienten der Variablen flr die
FBP und ADMIRE nahezu als gleich stark ermittelt werden kdnnen, zeichnet
sich kein Vorteil fur den ADMIRE-Algorithmus ab.

Durch héhere Strahlendosen kann eine verbesserte CT-Bildqualitat erzielt
werden (Goldmann 2007). Eine Erhéhung der Dosis fuhrt zu einer Verringerung
des Bildrauschen und zu einem Anstieg des Bildkontrastes. Die Ergebnisse
unserer Studie bestatigen diesen Zusammenhang. Mit Erhéhung des CTDI
[mGy] nimmt das Bildrauschen bei allen getesteten Rekonstruktionsalgorithmen

nahezu gleichermal3en ab.

4.1.2 Zusammenhang zwischen der Dosis (CTDI) und der subjektiven
Bildqualitat

Welcher Zusammenhang besteht zwischen der subjektiven Bildqualitat und der
Dosis (CTDI [mGy])?

In vielen Studien wird ein positiver Zusammenhang zwischen der subjektiven
Bildqualitat und der applizierten Strahlendosis aufgezeigt (Goldmann 2007). Die
subjektive Bildqualitat ist inrer Natur gemal anfallig fur eine
Stichprobenverzerrung (sampling bias), die mittels der verwendeten Likert-
Skala zu objektivieren versucht wird. Somit bieten samtliche subjektive

Analysen lediglich einen Richtwert.
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Unsere Ergebnisse zeigen eine starke positive Korrelation zwischen der Hohe
der Dosis und der subjektiven visuellen Bildqualitat. CT-Bilder, welche mit
einem hoheren CTDI [mGy] akquiriert worden sind, werden flr die Beurteilung
der in Tabelle 2 aufgelisteten Strukturen besser bewertet als CT-Bilder, die mit
geringerer Dosis durchgefuhrt worden sind. Der Korrelationskoeffizient liegt bei
der FBP und den funf ADMIRE-Iterationsstufen deutlich Uber 0,50, was auf eine
starke Korrelation zwischen Dosishdhe und subjektiver Bildqualitat hinweist. Da
die Korrelationskoeffizienten der FBP und der ADMIRE-Iterationsstufen sehr
nah beieinander liegen, ist keine signifikante Differenzierung der subjektiven
Bildqualitat zwischen den unterschiedlichen Rekonstruktionsalgorithmen
moglich. Somit konnte insgesamt bei Verwendung des iterativen
Rekonstruktionsalgorithmus ADMIRE keine signifikante Verbesserung der

subjektiven Bildqualitat erzielt werden.

Fir den ,traditionellen“ Rekonstruktionsalgorithmus FBP wird eine Beziehung
zwischen Strahlendosis, gemessenem Rauschen und wahrgenommener
diagnostischer Bildqualitat beschrieben (Dalehaug et al. 2017). Die Ergebnisse
dieser Studie bestatigen den Zusammenhang zwischen Strahlendosis und
subjektiver Bildqualitat bei Verwendung des iterativen
Rekonstruktionsalgorithmus ADMIRE. Er zeigt fur die Anwendung im

Schlafenbein keinen nennenswerten Unterschied zu der FPB.

4.2 Rekonstruktionsalgorithmen

4.2.1 Objektive Bildqualitat in Bezug auf den ADMIRE-Algorithmus

Welcher Zusammenhang besteht zwischen der objektiven Bildqualitat
(Rauschen, Signal-Rausch-Verhaltnis (SNR), Kontrast-Rausch-Verhaltnis
(CNR) und dem ADMIRE-Algorithmus?

In der Kopf-Hals-Region befinden sich kleinste anatomische Strukturen auf

engem Raum, die zum Teil nur geringe Dichteunterschiede aufweisen. Fir eine
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suffiziente diagnostische Beurteilbarkeit sollte der Bildkontrast maximal und das
Bildrauschen minimal ausfallen, um Lasionen erkennen und ihre volle

Ausdehnung genau abgrenzen zu kdnnen (May et al. 2014).

Unsere Ergebnisse zeigen, dass eine starker modellierte Iterationsstufe ein
niedrigeres Bildrauschen erzielt als eine schwachere. Zudem ergibt die
Auswertung der objektiven Bildqualitat einen positiven Zusammenhang
zwischen der Hohe der lterationsstufe (A1-A5) und der Hohe der SNR und der
CNR. Die SNR und CNR erhdéhen sich mit Zunahme der ADMIRE-
Iterationsstufe kontinuierlich. Demzufolge liegt die SNR der hinteren
Schadelgrube, die SNR der Felsenbeinspitze und auch die CNR der jeweils
hdchste Durchschnittswert bei ADMIRE-Level A5 vor. Es wird gezeigt, dass die
beste objektive Bildqualitat im Schlafenbein bei ADMIRE A5 erzielt wird.

Unsere Ergebnisse werden von Scholtz et al. (2016) bestatigt. Auch sie erzielen
mit steigendem ADMIRE-Level eine kontinuierliche Reduktion des
Bildrauschens und eine Erhdhung der SNR und CNR. Sie kommen ebenfalls zu
dem Schluss, dass A5 die hochste objektive Bildqualitat erbringt (Scholtz et al.
2016). Die Studie von Mosbach et al. (2017), in welcher die
Rekonstruktionsverfahren SAFIRE (Sinogram Affirmed Iterative Reconstruction)
und ADMIRE bezuglich des Bildrauschens hinsichtlich spezifischer Artefakte
verglichen werden, zeigt ebenso ein reduziertes Bildrauschen unter Anwendung
von ADMIRE. Weiter beschreiben Morsbach et al. das Ausbleiben eines
signifikanten Unterschieds zwischen ADMIRE und SAFIRE bezuglich der
Reduktion des Bildrauschens. Beide Rekonstruktionsverfahren erzielen
gleichermal3en durch ein hdheres Iterationslevel eine signifikante Reduktion
des Bildrauschens ohne signifikanten Unterschied zwischen den einzelnen
Iterationsstufen (Morsbach et al. 2017). Es kann somit bestatigt werden, dass
eine Anpassung des Levels in der Schlafenbein-CT positive Auswirkungen auf

die objektive Bildqualitat hat.
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4.2.2 Subjektive Bildqualitat in Bezug auf den ADMIRE-Algorithmus

Welcher Zusammenhang besteht zwischen der subjektiven Bildqualitat und
dem ADMIRE-Algorithmus?

Durch Verwendung des iterativen Rekonstruktionsalgorithmus ADMIRE kann
eine Verbesserung der subjektiven Bildqualitat erzielt werden (Rompel et al.
2016). Allerdings fuhrt eine lineare Erhéhung der Iterationsstufe nicht zwingend

zu einer kontinuierlichen Verbesserung der subjektiven Bildqualitat.

Unsere Ergebnisse zeigen keine signifikante Korrelation zwischen der
subjektiven Bildqualitat und der Hohe der ADMIRE-Iterationsstufen. Dies ist
darauf zurlckzufuhren, dass die subjektive Bildqualitat den héchsten
Durchschnittswert bei A3 aufweist und dann in der Reihenfolge A4, A2, A1, A5,
FBP absinkt. So Iasst sich kein monotoner Zusammenhang zwischen der Hohe
des ADMIRE-Levels und der subjektiven Bildqualitat fir die Region des

Schlafenbeins darstellen.

Kataria et al. (2018) beschreiben fur visuelle Vergleiche von Abdomen-CTs, die
zum einem in der FBP und zum anderen mit ADMIRE durchgefihrt wurden,
eine Verbesserung der subjektiven Bildqualitat in der ADMIRE-Starke A3 mit
einer positiven Korrelation der Iterationsstarke und der potenziellen
Dosisreduktion fur die Mehrheit ihrer visuellen Bildkriterien. Dieses Ergebnis
|&sst sich nicht vollstandig auf unsere Studie mit Anwendung im Schlafenbein
Ubertragen. So ist zwar hier auch ein besonders hoher Durchschnittswert und
damit eine gute subjektive Bildqualitat bei dem ADMIRE-Iterationslevel A3
festzustellen, jedoch zeigt sich kein signifikanter Zusammenhang zwischen der
Hohe der Iterationsstarke und der visuellen Bildqualitat. Rompel et al. (2016)
die ebenfalls FBP und ADMIRE (Level 2 und 4) bezlglich der subjektiven
Bildqualitat vergleichen, konstatieren eine Zunahme der subjektiven Bildqualitat
mit steigendem ADMIRE-Level.
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Auch in unserer Studie schnitt die Iterationsstufe A4 besser ab als die
Iterationsstufe A2. Eine generelle Zunahme der subjektiven Bildqualitat mit
Erhdhung der ADMIRE-Iterationsstufen kann jedoch fur die subjektive
Bildqualitat nicht bestatigt werden. Wir beobachten, dass bei der Verwendung
von hohen lterationsstufen neue Artefakte entstehen. Diese zeichnen sich

beispielsweise durch Stufenbildung an glatten knéchernen Konturen aus.

4.2.3 Objektive Bildqualitat in Bezug auf die verschiedenen

Rekonstruktionsalgorithmen

Besteht ein Unterschied in der objektiven Bildqualitat von Rauschen, Signal-
Rausch-Verhaltnis (SNR), Kontrast-Rausch-Verhaltnis (CNR) zwischen den
verschiedenen Rekonstruktionsalgorithmus-Gruppen (FBP und ADMIRE)?

Die Hauptfunktion von iterativen Rekonstruktionsalgorithmen besteht in der
Verbesserung der Bildqualitat durch Verringerung des Bildrauschens unter
Beibehaltung der raumlichen Auflésung und des Bildkontrasts im Vergleich zu
herkdmmlichen Rekonstruktionstechniken (Ippolito et al. 2020). Eine
Verbesserung oder Beibehaltung der objektiven Bildqualitat bei Verringerung
der Strahlenexposition lasst sich im Vergleich zur FBP durch die Anwendung
von iterativen Rekonstruktionsalgorithmen herbeifuhren (Korn et al. 2012; von
Ellmann et al. 2018; Willemink et al. 2013; Willemink und Noél 2019).

Der beschriebene Vorteil der moglichen Verbesserung der Bildqualitat durch
Nutzung einer iterativen Rekonstruktionstechnik bestatigt sich auch fur diese
Schlafenbeinstudie. So ergibt sich fur die Auswertung des Bildrauschens in der
hinteren Schadelgrube und der Felsenbeinspitze ein signifikant hoheres
Ergebnis in der gefilterten Ruckprojektion als im Vergleich zu den funf ADMIRE-
Iterationslevels. Durch die Anwendung von ADMIRE l|&sst sich das
Bildrauschen reduzieren und somit die objektive Bildqualitat im Schlafenbein

erhohen.
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Ermittelt werden konnte, dass sich mit jedem Anstieg der ADMIRE-
Iterationsstufe das Rauschen kontinuierlich verringert, was bedeutet, dass das
Rauschen in der hinteren Schadelgrube und der Felsenbeinspitze bei A1
signifikant hoher ausfallt als bei A2, A3, A4 und A5; A2 signifikant hoher ist als
bei A3, A4 und A5; A3 signifikant hoher ist als bei A4 und A5; und A4 signifikant
héher ausfallt als bei A5.

Bei der Betrachtung der Analyse fur die Variablen SNR der hinteren
Schadelgrube, SNR Felsenbeinspitze und die CNR in Bezug auf die
untersuchten Rekonstruktionstechniken zeigt sich ein kontinuierlicher Anstieg
des SNR und CNR bei steigendem Iterationslevel (von A1 bis zu AS5). Das
niedrigste SNR und CNR wird fur die FBP ermittelt. Die statistische Auswertung
des CNR und SNR Felsenbeinspitze ergibt fur alle Paarvergleiche signifikante
Ergebnisse. So wird deutlich, dass unter Anwendung der FBP signifikant
niedrigere Werte bei SNR Felsenbeinspitze und CNR Felsenbeinspitze als
unter Verwendung der funf ADMIRE-Gruppen erzielt werden kdnnen. Die CNR
und die SNR der Felsenbeinspitze sind bei A1 signifikant niedriger als bei A2,
A3, A4 und A5. In A2 sind die CNR und die SNR der Felsenbeinspitze
signifikant niedriger als in A3-A5. Auch die CNR und die SNR der
Felsenbeinspitze A3 fallen signifikant niedriger als in A4 und A5 aus. Und A4
liegt signifikant niedriger in CNR und SNR der Felseinbeinspitze als in A5 vor.
Auffallend fur die SNR der hinteren Schadelgrube ist, dass sie ein signifikant
niedrigeres Ergebnis fur die FBP als fur die ADMIRE-Levels A3, A4 und A5

aufweist.

Schaller et al. (2016), welche die Bildqualitat der FBP und der iterativen
Rekonstruktion mittels ADMIRE in der kontrastmittelverstarkten
Computertomographie des Abdomens vergleichen, beschreiben in ihrer Studie,
dass durch die Anwendung der ADMIRE-Iterationsstufen im Vergleich zu der
FBP das Bildrauschen um bis zu 50% reduziert werden kann, ohne dass die
visuelle Bildqualitat negativ beeinflusst wird. Auch Gordic et al. (2014) kdnnen
in ihrem Beitrag belegen, dass das Bildrauschen in der FBP signifikant hoher ist

als in den von ihnen getesteten ADMIRE-Iterationsstufen. Sie kommen
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ebenfalls zu der Schlussfolgerung, dass mit Zunahme der Iterationsstarke des

ADMIRE-Algorithmus das Bildrauschen signifikant geringer ausfalit.

Niu et al. (2012) kommen in einer vergleichbaren Forschungsarbeit, in welcher
sie sich mit dem Einfluss von iterativen Rekonstruktionstechniken im Hinblick
auf die Bildqualitat und die Einsparung der Strahlendosis beschaftigen, zu
einem ahnlichen Resultat: CT-Bilder, die mit dem von ihnen verwendeten
iterativen Rekonstruktionsalgorithmus iDose erstellt worden sind, weisen eine
hdhere CNR auf als jene, die mit der FBP rekonstruiert worden sind. Was Niu et
al. (2012) fur den iterativen Rekonstruktionsalgorithmus iDose (Philips,
Healthcare Niederlande) feststellen, kann, wie beschrieben, auch fur den
iterativen Rekonstruktionsalgorithmus ADMIRE in dieser Studie bestatigt
werden. Auch Shin et al. (2020) beschreiben eine hohere CNR unter der
Anwendung von ADMIRE im Vergleich zur FBP. Eine weitere wichtige
Erkenntnis von Niu et al. (2012) besteht darin, mit steigendem iDose-Level die
CNR erhdhen zu kdnnen.

Ebenfalls beschreiben auch Hempel et al. (2019) einen signifikant héheren
SNR fur die ADMIRE-Iterationsstufen A2, A3, A4 und A5 im Vergleich zu der
FBP. Zusammenfassend kann durch die Anwendung des AMDIRE-Algorithmus
zum einen das Bildrauschen reduziert und zum anderen durch Steigerung des
AMDIRE-Levels eine Erhohung des SNR und des CNR und somit eine

Verbesserung der objektiven Bildqualitat erzielt werden.

4.2.4 Subjektive Bildqualitat in Bezug auf die verschiedenen

Rekonstruktionsalgorithmen

Besteht ein Unterschied in der subjektiven Bildqualitat zwischen den

verschiedenen Rekonstruktionsalgorithmus-Gruppen (FBP und ADMIRE)?

In der Vergangenheit konnten Studien demonstrieren, dass sich durch die

Verwendung von iterativen Rekonstruktionsalgorithmen die subjektive
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Bildqualitat im Vergleich zur FBP erhdhen lasst (Orgel et al. 2020; Gaddikeri et
al. 2015).

In diesem Zusammenhang zeigt auch die vorliegende Studie die signifikant
schlechteste subjektive Bildqualitat bei Verwendung der FBP. Anders als im
Falle der objektiven Bildqualitat zeigt sich die subjektiv hochste Bildqualitat bei
der ADMIRE-Iterationsstufe A3. So ist A4 signifikant hoher als FPB, A1, A2, A5
und signifikant niedriger als A3. A2 ergibt eine signifikant hohere subjektive
Bildqualitat als FBP, A1, A5 und eine signifikant niedrigere Bildqualitat als A3
und A4. A1 erweist sich als signifikant hoher als FBP und A5, und als signifikant
niedriger als A2, A3 und A4. Am schlechtesten schneidet ADMIRE A5 ab.
ADMIRE A5 zeigt sich jedoch signifikant hher als die FBP. Es ist deutlich zu
erkennen, dass die subjektive Bildqualitat fur A3 signifikant hdher als bei allen
anderen untersuchten ADMIRE-Rekonstruktionslevels und auch deutlich héher
als bei der Rekonstruktion mit der FBP ist. Eine weitere Erkenntnis ist der
subjektive Bildqualitatsunterschied zwischen den verwendeten ADMIRE-Levels.
So zeigt sich im Vergleich von ADMIRE A3 zu A4 und A5 eine eindeutige
subjektive EinbulRe der Bildqualitat, besonders bezogen auf die Konturen der
knochernen, kontrastreichen Schlafenbeinstrukturen. Die optische Differenz
zwischen ADMIRE A3 und A4 und A5 ist gekennzeichnet durch eine unscharfe,
stufenartige Darstellung der Rander ab einem Algorithmus von A4 und A5.
Schmid et al. (2017) beschreiben in ihrer Veroffentlichung ebenfalls die beste
subjektive Bildqualitat bei ADMIRE A3. Ihr Ergebnis beruht auf dem Vergleich
von ADMIRE A3, SAFIRE A3 und ADMIRE A2. Ebenso wie bei der objektiven
Bildqualitat kommen Scholtz et al. (2016) im Rahmen der Auswertung der
Daten der subjektiven Bildqualitat zu einem ahnlichen Fazit. In ihrer Analyse
wird die beste subjektive Bildqualitat bei ADMIRE A3 und ADMIRE A5 ermittelt.
Hempel et al. (2019) kommen in ihrer Publikation ,Rauschunterdrickung und
Bildqualitat in der hochaufldsenden Computertomographie des Schlafenbeins
unter Verwendung einer fortschrittlichen modellierten iterativen Rekonstruktion®
ebenfalls zu dem Ergebnis, dass die subjektive Bildqualitat bei der

Iterationsstufe A3 am hochsten bewertet wird. Jedoch beschreiben sie fiir
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ADMIRE A4 und A5 Einbuf3en in der subjektiven Bildqualitat, welche sich
besonders in kontrastreichen Strukturen wie zum Beispiel dem inneren
Gehorgang oder auch bei filigranen Strukturen wie dem Stapes abzeichnen.
Dabei beschreiben sie eine verschwommene bildliche Darstellung der
knéchernen Rander und einem ausgewaschenen Erscheinungsbild bei
Strukturen mit hohem Dichteunterschied. Diese Erkenntnis deckt sich auch mit
den Ergebnissen meiner Studie.

In diesem Zusammenhang sei auf die Arbeit von Raslau et al. (2019)
verwiesen, in der auf die zdgerliche Verwendung der hochsten iterativen
Rekonstruktionsstarken in der Radiologie aufmerksam gemacht wird. Ein
maoglicher Grund dafur ist die wiederholte Beobachtung einer Gbermalig
,glatten“ oder ,plastischen® Bildtextur bei hoheren Starken von iterativen
Rekonstruktionslevels. Diese regelhaft auftretenden unerwiinschten
Bildtexturen spiegeln sich auch in den Resultaten dieser Studie wider.
Zusammenfassend lasst sich sagen, dass bei der subjektiven Bewertung der
Bildqualitat anhand der oben genannten Strukturen die FBP wesentlich
schlechter beurteilt wird als der neue iterativere Rekonstruktionsalgorithmus
ADMIRE und dass ab ADMIRE A3 eine starkere ADMIRE-Iterationsstufe keine

Verbesserung der rein visuellen subjektiven Bildqualitat im Schlafenbein erzielt.

4.3 Optimierung der Strahlenexposition hinsichtlich der diagnostischen

Aussagefahigkeit

Da die in den vergangenen vier Jahrzehnten verwendete FBP keine weiteren
Spielraume fur eine nennenswerte Dosisreduktion mehr eroffnet (Kataria et al.
2021), ist es unumganglich, die neuen iterativen Rekonstruktionsalgorithmen im

Detail und angepasst an die klinische Fragestellung zu untersuchen.

So ergibt die Analyse der Ergebnisse der subjektiven Bildqualitat der
Schlafenbein-CT fur ADMIRE A3 das beste Ergebnis. Aufgrund dessen ist die
Fragestellung, inwiefern die subjektive Bildqualitat bei dem ADMIRE-Level A3
von der Dosis (CTDI [mGy]) abhangig ist, fir den klinischen Alltag von
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vordringlichem Interesse. Der Kurvenverlauf der Abbildung 16 beschreibt den
steilen Anstieg der subjektiven Bildqualitat bei Erhéhung des CTDI bis zu einem
Wert von 35 mGy. Ab diesem Wert ist die durchschnittlich hdchste subjektive
Bildqualitat im Schlafenbein mit einem Score von Uber 4,5 auf der Likert-Skala
(4= anatomische Struktur vollstandig darstellbar bei guter Bildqualitat, 5=
anatomische Struktur hoch aufgeldst darstellbar bei hervorragender
Bildqualitat) erreicht. Bei weiterer Erhdhung der Dosis (CTDI [mGy]) kommt es
zu keiner nennenswerten Verbesserung der subjektiven Bildqualitat mehr. Dies
beschreibt der konstant verlaufende Graph ab einem CTDI von 35 bis 71 mGy.
Somit ist eine Dosis (CTDI) von 35 mGy flr eine gute bis sehr gute subjektive
Bildqualitat im Schlafenbein optimal. Die subjektive Bildqualitat im ADMIRE-
Level A3 ist, nach heutigem Stand der Technik, als gut einzuordnen, da die
Konturen, die Integritat und ebenso Informationen wie Durchgangigkeit und
Pneumatisation auch feinster anatomischer Strukturen des Schlafenbeins
deutlich zu erkennen sind. Die visuell ermittelte EinbulRe in der subjektiven
Bildqualitat bei starkeren iterativen Rekonstruktionslevels (A4 und A5) zeigt sich
unter anderem in Form einer Veranderung der Konturen, bei kontrastreichen
Strukturen, wie beispielsweise stufenartige oder verschwommene Rander einer

knochernen Kontur.

4.4 Die Bildqualitat in Bezugnahme auf den Korperspender

Die Einflhrung von Formaldehyd als Konservierungsmittel im Jahr 1893 war ein
wichtiger Schritt in der Geschichte der Konservierung (Balta et al. 2015). Der
menschliche Leichnam ist als ein besonderes Lehrmittel einzustufen, da es sich
um ein nicht lebensfahiges, morbides und sterbliches, variables und
dreidimensionales Individuum handelt (Brenner 2014). Der gespendete
Kadaver kann als gemeinsame Ressource von Akademikern, Forschern und
Klinikern betrachtet werden. Zu den anfanglichen Nutzern gehéren nicht-
invasive klinische Fachleute, gefolgt von Radiologen, Unternehmen, die Gerate

erproben, Chirurgen und Studenten des Anatomieunterrichts (Balta et al. 2015).
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Zahlreiche Studien (Hempel et al. 2019; Scholtz et al. 2016; Schaller et al.
2016) die ADMIRE und die gefilterte Ruckprojektion unter dem Gesichtspunkt
der Dosisreduktion und der Bildqualitatsanalyse am lebenden Menschen
untersuchten, bestatigten eine Verbesserung der Bildqualitat durch den
iterativen Rekonstruktionsalgorithmus ADMIRE. Unsere Studie, die an
Korperspendern durchgefuhrt wird, erzielt, wie vorangegangen ausfluhrlich
erlautert, ahnliche Ergebnisse. Vergleicht man nun die Resultate dieser Arbeit
mit Veroffentlichungen zur selben Thematik, die ebenfalls an Kérperspendern
durchgefuhrt wurden, so lasst sich feststellen, dass auch in diesen Studien die
ADMIRE-Technik eine bessere Bildqualitat erzielt als die FBP. So belegen
Tozakidou et al. (2018) mit ihrer Veroffentlichung, dass die CT-Bildqualitat der
Halswirbelsaule an Leichenproben mit dem iterativen

Rekonstruktionsalgorithmus ADMIRE der FBP Uberlegen ist.

4.5 Limitationen der Arbeit

Als Limitation dieser Arbeit ist die Durchfuhrung der CT-Aufnahmen an
Kdrperspendern und die damit verbundenen geringflgig unterschiedlichen
Dichtekompositionen innerhalb des Schadels im Vergleich zu lebenden
Probanden zu nennen. Dabei ist zu berlcksichtigen, dass die fur diese Studie
bendtigten multiplen CT-Aufnahmen am lebenden Menschen nicht moglich
gewesen waren. Durch den Einsatz von Koérperspendern kann dennoch die
groltmogliche Annaherung an den lebenden Menschen erzielt werden. Eine
weitere Limitation besteht darin, dass keine Datenerhebung mit einem anderen
iterativen Rekonstruktionsalgorithmus, wie beispielsweise SAFIRE oder iDose,
stattfindet. So werden keine Unterschiede der verschiedenen iterativen
Rekonstruktionstechniken im Anwendungsbereich des Schlafenbeins erhoben.
Es werden diesbezlglich jedoch Analogien zu Resultaten komplementarer

Publikationen aufgezeigt.
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4.6 Schlussfolgerungen

e Die Erhdhung der applizierten Strahlendosis fuhrt zu einem Anstieg der

subjektiven und objektiven Bildqualitat.

e Durch die Anwendung der neuen iterativen Rekonstruktionsalgorithmen
kann eine Verbesserung der objektiven Bildqualitat erzielt werden. So
ergibt diese Studie am Schlafenbein, unter Anwendung des iterativen
Rekonstruktionsalgorithmus ADMIRE, eine Minderung des Bildrauschens
und eine Erhéhung des SNR und des CNR im Vergleich zur FBP bei
identischer applizierter Strahlendosis. Herangezogene Fachliteratur
bestatigt diese Erkenntnis auch fur weitere Kérperregionen und andere
iterative Rekonstruktionsalgorithmen wie beispielsweise iDose.
Demzufolge ist der ADMIRE-Algorithmus im Schlafenbein der FBP

hinsichtlich der objektiven Bildqualitat tberlegen.

e Eine Erhdéhung der iterativen Rekonstruktions-Stufen von ADMIRE flhrt
zu einer kontinuierlichen Verbesserung der objektiven Bildqualitat im
Schlafenbein. Ein hoheres iteratives Rekonstruktionslevel zeigt eine
Veranderung der physikalischen Bildparameter. So verringert sich mit
Zunahme des Rekonstruktionslevels das Bildrauschen und die SNR und
CNR erhoéhen sich stetig. Die beste objektive Bildqualitat fur das

Schlafenbein liegt signifikant im hochsten Level AS vor.

e Eine Verbesserung der subjektiven Bildqualitat kann nicht durch eine
Erhohung des iterativen Rekonstruktionslevels herbeigefuhrt werden. Es
besteht kein signifikanter linearer Zusammenhang zwischen der
subjektiven Bildqualitat und der Hohe des ADMIRE-Levels. Das
Optimum der subjektiven Bildqualitat liegt im Schlafenbein bei A3 vor.
Dies zeigt sich durch Einbuf3en in der Bildqualitat in Form von stufigen
Konturen sowie einer Unscharfe bei einem ADMIRE-Level von A4 und
A5. Im Vergleich zu aktuellen Studienergebnissen zu dhnlichen
Fragestellungen in anderen Kdrperregionen wird deutlich, dass unsere
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Resultate nicht direkt Ubertragbar sind. So sollte eine Anpassung des
iterativen Rekonstruktionslevels an die klinische Fragestellung
beziehungsweise an die zu untersuchenden Korperregion erfolgen, um

die bestmogliche subjektive Bildqualitat zu erzielen.

¢ lterative Rekonstruktionsalgorithmen sind unter dem ALARA-
Gesichtspunkt der FBP Uberlegen. Durch ihre Anwendung lasst sich
zwar nicht primar die subjektive Bildqualitat, wohl aber die objektive
Bildqualitat erhdhen. Somit kann bei Anwendung von ADMIRE a priori
die Strahlendosis zur Bildakquisition verringert werden, wahrend die

subjektive Bildqualitat beibehalten wird.

e Ab einem CTDI von 35 mGy kann im Schlafenbein eine ,gute bis sehr
gute” subjektive Bildqualitat erreicht werden. Eine
dariberhinausgehende Erh6hung der Dosis fuhrt zu keiner signifikanten
Verbesserung der subjektiven Bildqualitat und tragt somit zu einer
unndtigen Strahlenbelastung fur den Patienten bei. Bei einem CTDI von
20 mGy kann eine durchgehend ,gut® Bildqualitat erreicht werden, womit
auch die Anforderungen des Bundesamtes fur Strahlenschutz in der

klinischen Bildgebung erfullt werden.
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5 Zusammenfassung

Zielsetzung: Stellenwert des ADMIRE-Algorithmus in der Schlafenbein-CT
hinsichtlich der subjektiven und objektiven Bildqualitat und einer potentiellen
Dosisreduktion im Vergleich zur FBP.

Material und Methoden:

An je drei Kérperspendern wurden mit einem CT der dritten Generation
Aufnahmen mit 44 verschiedenen Dosiskombinationen angefertigt. Die Bilder
wurden mittels der FBP und ADMIRE Level A1-A5 rekonstruiert. Fir die
Beurteilung der objektiven Bildqualitat wurden die SNR und die CNR aus den
erhobenen Dichtewerten der hinteren Schadelgrube und der knéchernen
Felsenbeinspitze fur alle Rekonstruktionen errechnet. Anhand einer Finf-
Punkte-Likert-Skala erfolgte eine subjektive Bewertung von 16 anatomischen
Strukturen des Schlafenbeins. Alle Variablen wurden mittels Shapiro-Wilk-Test
auf Normalverteilung Uberpruft. Um einen Gruppenvergleich der Variablen
durchfihren zu kdnnen, wurden der t-Test und der Wilcoxon-Test angewandt.
Zudem wurde eine Bonferroni-Korrektur des p-Wertes (korrigierter p-Wert
0,003) fur jede Variable bei Mehrfachtest durchgefuhrt, um ein globales
Signifikanzniveau von o= 0,05 gewahrleisten zu kénnen.

Ergebnisse:

Dosis: Die Erhéhung der Dosis (CTDI [mGy) fuhrt zu einer Zunahme der
subjektiven Bildqualitat (p<0,001) und, mit Ausnahme der Variablen SNR der
hinteren Schadelgrube in der FBP (p=0,530), gleichermal3en zu einer
Steigerung der objektiven Bildqualitat (HSG SD, FBS SD, SNR FBS, CNR) in
der FBP und den funf ADMIRE-Iterationsstufen (p<0,001).

Objektive Bildqualitat: Im Vergleich zu der FBP resultiert ADMIRE (Level A1 bis
Ab5) signifikant in einer besseren objektiven Bildqualitat. Mit jeder Erhéhung der
Iterationsstufe nehmen das Bildrauschen ab und die SNR und CNR zu. Die
beste objektive Bildqualitat kann signifikant fur das ADMIRE-Level A5
festgestellt werden (SNR HSG: M=0,23, SNR FSB: M=12,40, CNR: M=14,66).
Subjektive Bildqualitat: Im Vergleich zu der FBP resultiert ADMIRE (Level A1

bis A5) signifikant in einer besseren subjektiven Bildqualitat. Die beste
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subjektive Bildqualitat kann signifikant fir das ADMIRE-Level A3 festgestellt
werden (M=3,90).

Klinischer Alltag: Fir eine optimale subjektive Bildqualitat sollte ADMIRE mit
einem lterationslevel A3 bei einem CTDI von 35 mGy verwendet werden. Im
Hinblick auf die Dosisvorgaben seitens des Bundesamtes fur Strahlenschutz
kann unter Einhaltung des CTDI-Grenzwertes von 20mGy unter Verwendung
des Levels A3 eine insgesamt subjektiv ,gut” Bildqualitat erzielt werden.
Diskussion:

Dosis: Die fur die FBP bekannte Abhangigkeit von Strahlendosis (CTDI [mGy])
und objektiver und subjektiver Bildqualitat kann in gleichem Malde auch fur den
ADMIRE-Algorithmus A1-A5 festgestellt werden.

Objektive Bildqualitat: Mit dem ADMIRE A5 kann die beste objektive Bildqualitat
erbracht werden. Das Bildrauschen nimmt ab und die SNR und CNR zu. Diese
Feststellung deckt sich mit der aktuellen Literatur.

Subjektive Bildqualitat: Die in der Fachliteratur beschriebene Erkenntnis, dass
eine sehr hohe lterationsstufe wiederum zu einer Verschlechterung der
subjektiven Bildqualitat flhren kann, spiegelt sich auch in dieser
Schlafenbeinstudie wider. Die beste subjektive Bildqualitat verzeichnet das
ADMIRE-Level A3. Im Vergleich zu anderen Veroffentlichungen stellt sich
heraus, dass A3 nicht zwingend flr jede Fragestellung das beste subjektive
Bildqualitatsergebnis ergibt.

Schlussfolgerungen:

Hinsichtlich der computertomographischen Darstellung des Schlafenbeins und
der Dosisreduktion erweist sich der ADMIRE-Algorithmus als vorteilhaft. Bei
gleicher applizierter Strahlendosis erzielen alle getesteten ADMIRE-
Iterationsstufen im Vergleich zu der FBP eine bessere objektive und auch eine
hdhere subjektive Bildqualitat. Dabei ergibt sich die beste objektive Bildqualitat
bei ADMIRE A5 und die beste subjektive Bildqualitat bei ADMIRE A3. Ab einem
CTDI von 35 mGy kann im Schlafenbein eine gute bis sehr gute subjektive
Bildqualitat und bei einem CTDI von 20 mGy eine insgesamt gute subjektive
Bildqualitat erreicht werden. Eine dariber hinausgehende Erhéhung der Dosis

fuhrt zu keiner zusatzlichen Verbesserung.
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