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1. Computertomographie CT

Motivation fiir das CT-Verfahren

Stirken des konventionellen

Rontgens,

Hohe Ortsauflésung
Hohe zeitliche Auflssung
Kurze Aufnahmezeiten
Rel. geringe Dosis
Volumendarstellung

Leichte Handhabung

aber Begrenzungen bei

Kontrastauflssung wegen:
Objektiiberlagerung
Streustrahlung
Quantenrauschen
Dynamik des Bildempfingers

Quantitativen Ergebnissen

- B

Schnittbildtechnik mit CT

CT ist ein spezielles Rontgen-Schichtaufnahmeverfahren, das sich im Bildaufbau grundsétzlich von dem
konventionellen nach dem Verwischungsprinzip arbeitenden Réntgen- Schichtverfahren unterscheidet.

Die CT liefert primér Transversalschnittbilder,

d.h. sie sind senkrecht zur Kdrperlangsachse gerichtet.

Die erste klinische Anwendung der CT erfolgte 1972 durch Hounsfield und Ambrose
In der konventionellen Radiographie erhalten wir ein Summationsbild aller Dichtewerte entlang des
Roéntgenstrahls, bzw. auch bei der Schichttechnik erhalten wir mit Ausnahme der eingestellten



Schichtebene mehr oder weniger verwischte, eigentlich unerwiinschte Strukturen dargestellt. Man
bezeichnet solche Uberlagerungsbilder Superpositionsbilder.

Summenbild aller

hinteremander liegenden

_ﬁ Objekte

Probleme in der klassischen Rontgentechnik

Bei der CT dagegen wird nur die Information der int  eressierenden Schicht, d.h. deren einzelnen
Schwéachungswerte  zum Bild verarbeitet. Ein solches von Uberlagerungen freies Bild wird als
Substitionsbild bezeichnet.

Die CT liefert dadurch auRerst kontrastreiche Weichteilbilder, was mit der konventionellen Schichttechnik
nicht moglich ist, und dartber hinaus sind diese CT-Aufnahmen sofort quantitativ auswertbar, d.h. die
Schwachungswerte sind absolut.

1.1 Prinzip

Um ein Bild der interessierenden Koérperschicht zu erhalten, wird die Strahlenschwachung durch das Objekt
mit Hilfe einer Messanordnung, die aus einer Réntgenrdhre und einem Strahlungsdetektorsystem besteht,
aus einer Vielzahl von Wegen durch die Objektschicht ermittelt.

Die einfachste Form besteht aus einem sehr eng eingeblendetem Réntgenstrahlenbiindel (Bleistift GréRRe),
das in der eingestellten Schicht verlauft. Zur Ermittlung der Strahlenschwachung wird die Messeinrichtung
senkrecht zum Strahlenbiindel und parallel zur Schichtebene iber den gesamten Objektquerschnitt hinweg
bewegt. Somit wird die Strahlenintensitdt am Detektor im festen Abstand ermittelt. Man erhalt einen Satz
von Messwerten, die einem Seitenriss der Schicht entspricht und als Projektion bezeichnet wird. Bei der CT
braucht man fiir die Herstellung eines Bildes eine Vielzahl von Projektionen.

Man gewinnt sie, indem man das gesamte System nach einer Projektion um z.B. 1Grad dreht und wieder
einen neuen linearen Abtastvorgang auslost. Dieser Vorgang wird solange wiederholt, bis man mindestens
einen Drehwinkel von 180 Grad Uberstrichen hat.

Die so gewonnenen Messwerte werden codiert und in einem Computer gespeichert, d.h. analog zu dem
aufgenommenen Winkel 3-dimensional in eine digitale Bildmatrix hineingeschoben (alle in der Matrix aus
der jeweiligen Projektionsrichtung hintereinander liegenden Pixel erhalten den aktuell gemessenen Wert).

Va—

+[ | =

Objekt mit Scanebene 1.Scan 2.Scan

>

Summe in Digitalspeicher
Matrix Summe in

digitale Bildmatrix



Aus der Gesamtheit der Gberlagerten Messwerte ergibt sich in dem Digitalspeicher als Summenbild die
zweidimensionale Verteilung der Schwachungswerte, die sog. ,Rickprojektion.
Durch die schragen Uberlagerungen wird das Objekt jedoch unscharf abgebildet.
Um das auszugleichen wird eine
Réntgenrdhre Translation sog. ,Faltung“ angewandt, die

. vereinfacht einer Differenzierung
der einzelnen Datenbltcke
entspricht. Das Bild der
Schwéachungskoeffizienten wird
dann scharf.

Rotation

- Stark schwachende Objektbereiche
Detektor und erhalten in der Bildmatrix hohe
Messelektronik Zahlenwerte und geringer
schwéachende Objektbereiche einen
l niedrigen Zahlenwert.
Der Computer ist aber nur in der
|_—l Schwachungsprofil Lage endlich viele Messwerte zu
(vereinfacht) verarbeiten und ebenso nur endlich
> viele Zahlenwerte d.h.
/ \4 Schwéachungswerte zu errechnen,
Riickprojektion das heil3t, die Matrix des digitalen
ohne Faltung mit Faltung Speichers ist begrenzt (z.B. 512 x

512, 16 bit).
5 0 Projektionen
Jﬂ- 1 Projektion
Innerhalb dieser Quader nimmt

% 3 Projektionen %
man den Schwéchungswert als
. konstant an und so wird er auch
‘ N, Projektionen vom Computer berechnet.
Tatséchlich wird aber der

Die zweidimensionale
Speichermatrix enthélt nun einzelne
Schwachungswerte, die immer fir
eine bestimmte Dicke der Schicht
gelten.

Deshalb muss man sich die
Objektschicht in kleine quadratische
Quader zerlegt vorstellen.

g |

Schwachungswert des
Objektmaterials (besonders bei
feinen Strukturen) innerhalb der
Schichtelemente variieren, so dass
der errechnete Schwachungswert
ein Mittelwert des jeweiligen
Elementarquaders in allen 3 Achsen
ist.

< Das Schichtbild liegt zunéchst im
A Profilschnitt I——- Computer nur als Zahlenwert vor.

Np Projektionen

Diese Zahlenwerte-Matrix wird in
> » ein Schwarzweil3- (oder
Farbfernseh-)bild umgesetzt. Jedes
Matrix Element entspricht nun einem einzelnen Bildpunkt mit den verschiedenen Schwachungswerten, die
dann in verschiedenen Grau- oder (Farb-)stufen angezeigt werden.




CT-Bilderzeugung
Die Schwidchung der Strahlungswerte wird gemessen, kodiert
und an einen Computer weitergegeben.

Die Zahlenmatrix wird in ein schwarz/weife Bild mit
entsprechenden Graustufen umgewandelt.

Der lineare Schwiachungskoeffizient
gemittelt iiber jedes Volumenelement

in Hounsfield-Einheiten  ,,
£ .2

1.2 Schwéachungswert Skala

Da der Schwéachungskoeffizient stark von der benutzten Strahlung abhangig ist, eignet er sich zur
Kennzeichnung des Strahlungsschwéchungsvermégen eines Objektes in der CT nur bedingt. Sdmtliche CT-
Gerate mussten dann exakt mit der gleichen Strahlung arbeiten und auch noch monochromatisch sein

misste, um vergleichbare Bilder zu liefern.

Es gilt fir die Schwachung fiir monochromatische Strahlung und homogenes Objektmaterial:
| = Io e-ux

| = Strahlungsintensitat hinter dem Objekt

lo = Strahlungsintensitat an der gleichen Stelle (Bildpunkt) ohne Objekt

x = Objektdicke

K = linearer Schwachungskoeffizient des Materials fiir die benutzte Strahlung
e = Basis des Exponenten (naturlicher Logarithmus, e = 2,7)

1
x|n—

/—1:; |



Zur vereinfachten Beschreibung der Schwachung, die dann auch Vergleiche von Bildern mit verschiedener

Hochspannung und Vorfilterung erlaubt, benutzt man deshalb in der CT als Schwachungswert

die mit einem

Skalierungsfaktor versehene relative Abweichung des linearen Schwachungskoeffizienten des untersuchten
Objektes von der Referenz Wasser . Der Einfluss der Strahlenqualitat kiirzt sich dabei weitgehend heraus.
In der Skaleneinteilung hat Wasser den Schwéachungswert 0, es hat Luft —1000 und sehr dichtes

Knochengewebe liegt bei etwa +3000.

CT —Wert = Hoase ™ Huse [1000(HU)

Hiese

Man spricht von Hounsfield Einheit
(HU).
HU ist somit eine Dichte-Einheit bezogen auf Wasser.

HE, andere Namen sind CT-Zahl, CT-Wert und Hounsfield Unit

Eine Substanz hat die HU von 1, wenn ihr linearer Schwachungskoeffizient um 0,001 grofR3er ist als Wasser.

Einige Werte:
Mamma -50 bis
Fett -20 bis
Lunge -200 his
Knochen +3000 bis
Milz +50 bis
Pankreas  +40 bis
Blut +40 bis

-120
-250
-900
+45

+30
+10
+60

(Zur Berechnung der p- Werte bzw. der HU ist die Kenntnis der absoluten Werte fur | und fur Iy an der

exakten Bildstelle notwendig.)

Die Hounsfield-Skala

o F Blut Leber
0 itz Tumor
] Herz
10 Hnm:henD Panhreas D Neben- D |:| Dam D Blase
| VWasser D I:I D D
0 3
| D Faustregel:
Bl Pl Der CT-Wert von Wasser ist 0
i} und von Luft -1000. Die relativen
20 - D Werte anderer Gewebsarten
900 { |yt Lunge sind bezogen auf Wasser.
-1000 -

Das ist der sog. CT-Wert in Hounsfield-Einheiten (HU)

1.3 Bildaufbauvorgang

In der CT erzeugt die Wirkung der Strahlung nicht unmittelbar die Abbildung, sondern das Bild entsteht erst
durch die Rekonstruktion, d.h. den mathematischen Prozess.
Es reicht nicht aus, um ein gutes CT-Bild zu erhalten, die einzelnen Intensitatssignale der jeweiligen



Projektionsrichtungen zu tberlagern. Vielmehr ist der mathematische Prozess viel komplizierter. Es werden
viele Rechenoperationen, Filteroperationen und Faltungen durchgefihrt.

Ein Messfehler bzw. eine Bildstérung zieht sich durch den gesamten mathematischen Prozess und
erscheint im gesamten Bild.

Beispiel : Ein metallischer Fremdkdrper, der zu seiner Gewebeumgebung einen zu grof3en Dichte
Unterschied hervorruft und das Mel3system ihn deshalb nicht verkraften kann, oder wenn ein Detektor
ausfallt, entstehen Artefakte. Diese stimmen im Bild nicht mit ihrer urspringlichen Lage Uberein.

Gerate

Da das urspriingliche Mel3system mit einem Detektor und einem sehr eng ausgeblendeten Rontgenstrahl
eine sehr lange Abtastzeit bendtigte, suchte man nach einem anderen Mel3system, um die Abtastzeit zu
verkirzen.

Daraus entstand das Facherstrahlsystem

Der Rontgenrdhre steht nicht ein Detektor gegentiber sondern viele in einem Array angeordnet. Man erhalt
so je nach Detektoranzahl (etwa 500-1000) gleichzeitig etwa 1000 Messwerte. Das gesamte System rotiert
um den Patienten. Die Aufnahmezeit liegt im Sekundenbereich. Die Anzahl der Projektionen wird bei
diesem System dadurch bestimmt, wie oft die Messkanéle ausgelesen werden, d.h. wie oft gemessen wird.

Facherstrahl (1978)

Nadelstrahl (1970)

1. Translation ~ %
&)

1. Generation: Translation / Rotation
bl 4. Generation: Kontinuierliche Rotation

Als Detektoren werden heute i.W. Halbleiter- oder (friiher) Gasdetektoren verwendet, die eine sehr hohe
Quantenabsorption besitzen. Es gibt auch Geréte, die einen feststehenden Detektorring besitzen und nur
die Rontgenrdhre bewegt sich.

Es haben sich jedoch die schnell rotierenden Gerate mit bananenférmigem Detektor durchgesetzt.

Réntgenquanten

T

)
5 Licht- moderner
Szintillationskristall ——————- quanten Halbleiterdetektor
etwa
~ Tcm
t —1
Photodicde
Photodiode—— 'f\l

| s

Spannungssignal
[ i

G\

Neueste Generationen (2004) besitzen sog. Mehrzeilendetektoren, d.h. bis zu 64 (2004) Zeilen und mehr,
die gleichzeitig vom etwas dicker ausgeblendeten Strahlenfacher belichtet werden. Damit sind extrem
schnelle Aufnahmen méglich.

Vor jedem Detektorelement sind fokussierte Lammellen zur Streustrahlenunterdriickung angebracht.



1.4 Bildqualitat

geometrische Aufldsung, Kontrastauflosung, artefaktarme Bilder

1.41 Geometrische Auflésung

ist bei heutigen Systemen abhéngig von der BrennfleckgrofRe, der Detektorbreite, dem Abstand der
Detektorzeilen gegeneinander und der Bildpunktbreite und den Abstandsverhéltnissen, sowie den
Aufnahmebedingungen, wie z.B. tberlappende Pixel..

Algorithmus: Kantenbetonte Algorithmen (Faltungen) erzeugen Bilder mit héchster Auflésung allerdings
nimmt das Rauschen zu.

1.42 Kontrastauflésung

sie ist durch das Rauschen begrenzt.

Rauschen wird bestimmt von der Strahlenqualitéat (KV, Filterung), Dosis, Schichtdicke , Zahl der
Projektionen, den Detektoren und den Algorithmen .

Die Schichtdicke ist die Breite des Profils beim Wert 50% auch Halbwertsbreite genannt. Ihre Mitte ist die
Schichtmitte. Wichtig ist der Kurvenverlauf des Empfindlichkeitsprofils. Also Anstieg und Abfall bestimmen
die Scharfe der Schicht. Steil abfallende Empfindlichkeitsprofile sind giinstiger, weil weniger Uberlappung
mit den benachbarten Objekten erfolgt.

Storende Strukturen hdngen von der GleichméaRigkeit der Detektorelemente ab und von der Zahl der
Projektionen. Komplexe Rechenalgorithmen reduzieren diese Bildstérungen auf ein Minimum.

1.421 Wahl zwischen optimalem Kontrast — oder max. Detailauflésung

Mit Hilfe des Faltungskernes (Filter-Algorithmus) bei der Rekonstruktion kann die Scharfe des Bildes
beeinflusst werden.

Wahlt man z.B. einen aufsteilenden Faltungskern, so wird die MUF des dargestellten Bildes angehoben, die
feinen Strukturen sind dann kontrastverstérkt.

Gleichzeitig wird aber auch das Quantenrauschen genau so angehoben, so dass das Bild jetzt deutlich
rauschiger wird. Umgekehrt wird bei einem weichen (Soft) Faltungskern das Bild unschérfer, aber auch
rauscharmer. Dadurch kénnen auch kleinere Schwachungsunterschiede ( A HU) aufgeldst werden.

Die Wahl des Faltungskerns hangt in der Praxis von der

diagnostischen Fragestellung ab.

Sollen z.B. Knochenstrukturen dargestellt werden, die
prinzipiell hdhere Schwachungen (Réntgenkontrast)
erzeugen, aber gleichzeitig recht fein sind, so wird der
austeilende Faltungskern gewahlt.

Sollen sehr schwache Kontraste , z.B. geronnenes Blut von
frischem Blut unterschieden werden, wo die Strukturen i.a.
grof3flachiger sind, so dass es auf die Scharfe des Bildes
nicht so sehr ankommt, wahlt man den weichen Kern.

Standard Aufsteilend

weich (soft) mittel aufsteilend




Tﬁ%c
w1
500
‘ Diese gegenseitige Abhangigkeit von kleinsten darstellbarem
200 Kontrastunterschieden ( A HU)
\ und max. Detailauflésung kann in einem
100 \ Kontrast / Detaildiagramm
50 dargestellt werden, das mit Hilfe eines bestimmten
Testphantoms messtechnisch erfasst wird.
20
Beispiel: bei einer (grof3en) ObjektgroéRe von 10mm wird
10 \\ eine max. Kontrastauflésung von A 1 HU erreicht.
5
\\ Will man eine Detailgrof3e von nur 1 mm darstellen,
2 \ ergeben sich min. darstellbare Stufen von nur A 200 HU
10',3 05 1 2 3 5 mm 10

DetailgroBe d ——=

1.43 Artefakte

Es gibt verschiedene Bildstérungen aus
. . verschiedenen Griinden bei der CT-
Metalle wie Gold absorbieren Technik.
Réntgenstrahlen fast vollstdndig  Einer der wichtigsten, in der Praxis
besonders relevanten Griinde, ist die
Artefakt- Entstehung durch Metalleile
“Strahlungsschatten”, im Aufnahmefeld.

und erzeugen somit

die zu ausgepragten
Streifenartefakten im gesamten
rekonstruierten Bild fiihren

Vermieden wird das nur durch Kippen der Gantry, um keine
Metalle in der Schichtebene zu haben.

1.43 Bildauswertung/-darstellung
Look up table LUT, sekundare Rekonstruktionen, z.B. dreidimensionale Darstellung.

Fenstertechnik : In einem CT Bild sind weit mehr Schwéachungswerte enthalten als auf dem Bildschirm
dargestellt werden kénnen bzw. das Auge mit gutem Kontrast aufnehmen kann.

Entsprechend der diagnostischen Fragestellung muss daher die richtige Fenstereinstellung gewahlt werden.
Dieses Fenster wird dann mit dem gesamten Kontrastumfang des Bildschirmes wiedergegeben. Nur durch
die Fenstertechnik kénnen also die durch die CT gemessenen feinen Dichteunterschiede visuell dargestellt
werden.

LUT: Der Schwachungswerte Bereich wird am Bildschirm in einer Grauwerte Verteilung dargestellt. Dabei
besteht Ublicherweise ein linearer Bezug zwischen Schwachungswert und Grauwert.

Durch unlineare Verénderung der LUTs kénnen aber auch spezielle Strukturen besonders hervorgehoben
werden.

Sekundare Bildrekonstruktionen : Aus den gespeicherten digitalen Daten einer Scanserie (Voxelblock)
lassen sich mit entsprechender Software beliebig orientierte Schnitte darstellen, sagitale, gekrimmte und
auch dreidimensionale Darstellungen.

-,MPR (Multi-Planare-Reconstruktion)*



Verfahren zur quantitativen Bildauswertung

Hierzu rechnet man geometrische Auswertungen wie z.B. Bestimmung der absoluten Gré3enverhéltnisse,
die Abstands- und Winkelmessungen sowie quantitative Verfahren im interessierenden Bereich (ROI region
of intrest), z.B. Feststellung und Vergleiche von mittleren Dichten, Flachen und Volumina.

1.5 Verschiedene CT Aufnahmetechniken

1.51Topogramm = Ubersichtaufnahme

Hierbei bleiben Strahler und Detektorsystem stehen und der Patient
wird eine gewisse Strecke durch das Mel3system bewegt. Wahrend
dieser Bewegung werden eine Reihe von Projektionsaufnahmen
gemacht, diese werden kontinuierlich aneinander gereiht und
ergeben dann in der Summe eine Ubersichtsaufnahme.
Topogramme dienen als Hilfsmittel fur Lokalisationen und
Schichteinstellungen.

(entspricht dem Slotverfahren in der konventionellen Réntgentechnik)

1.52 Dynamische Aufnahmetechnik

Zur Beurteilung von dynamischen Vorgangen, z.B. Funktionsstudien mit Kontrastmittel in einigen Organen.
Es gibt die Dynamik CT mit schrittweisem Tischvorschub:

Diese haben sich bewahrt in der Traumatologie, Padiatrie und Geriatrie.

Dynamische CT ohne Tischvorschub:

Diese Betriebsart dient zu dynamischen Kontrastmittel Studien innerhalb einer Schichtposition. Durch
beliebig viele vorher programmierbare zeitliche Scanabstande lasst sich so die Kontrastmittel Dynamik
eines Organs in allen Phasen erfassen.

1.53 Dynamic Multiscan Betrieb

Mit einem rotierenden Réhren-Detektor-System pausenlosem Scannen lassen sich Vorgéange in einer
Schicht, oder mehreren Schichten bei Multizeilendetektoren, liickenlos bis zu einer Dauer von 30s erfassen,
z.B. Kontrastmittel Studien ohne EKG Triggerung.

1.54 Volumenscan mit Spiral CT

Diese Betriebsart ist gekennzeichnet durch eine kontinuierliche Rotation der R6hre mit Detektor, standiger
Strahlung und Datenerfassung und kontinuierlichem Tischvorschub.

Der Facherstrahl bewegt sich dadurch relativ zum Patienten auf einer schraubenférmigen Bahn um ihn
herum.

Die Einfihrung der Spiral CT war im Jahre 1991. Man kann liickenlos ganze Organe erfassen statt nur
Einzelschichten. Hierdurch wurde auch die CT Angiographie mdglich. Die Spiral CT wurde sténdig
verbessert in Hinblick auf schnellere Rotationen, leistungsfahigere Rontgenréhren und verbesserte
Bildberechnungsalgorithmen z.B. um moglichst eine in allen 3 Achsen isotrope Aufldsung zu bekommen.
Mehrschicht CT (MSCT) ist eine weitere Entwicklung der Spiral CT. Um 4 Schichten gleichzeitig zu
erhalten, muss eine gleichzeitige Auslesung von 4 Kandlen (Zeilen) pro Rotation erfolgen, dadurch wird die
Scanzeit wesentlich reduziert. Zur Zeit ist man bereits bei 64 Schichten (Zeilen) gleichzeitig (2004)!!!
Dadurch entschérft sich auch das massive Problem mit der Leistung der Réntgenrdhre und es lasst sich
eine vollkommen isotrope Aufldsung erreichen.

Also Vorteil der MSCT:

kurzere Untersuchungszeiten, nachtragliche Berechnung beliebiger Schichtdicken aus demselben
Rohdatensatz und verbesserte 3D Nachverarbeitung mit weniger Artefakten, sowie gleiche Bildauflésung in
allen 3 Achsen (x,y u. z)
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Konvention. CT +«——— Spiral-CT ...

Was 1st Pitch?

2D-Schicht =— 3D-Volumen

— — * Geschwindigkeit der Spirale

 Pitch = Tischvorschub pro Rotation / Schicht
Kollimation

Beispiele:
Tischvorschub Schichtkollimation
Pitch

10mm 10mm 1

mit Z.S.V* ohne Z.S.V

* Zwischenscan- Verzégerung 20mm 10mm 2

Bei Pitch gleich 1 erreicht man eine isotrope Auflésung, die Voraussetzung fur die MPR:

1.55 Osteo CT

Bestimmung des Mineralsalzgehaltes von Lendenwirbeln.
Die Messergebnisse haben eine hohe Reproduzierbarkeit und sind wichtig fir Diagnose und Kontrolle von
Osteoporose.

1.56 Dunnschicht Technik. Hochauflésende CT

Darunter versteht man Schichten von 1-2mm, z.B. Darstellung des Innenohres oder feine Strukturen der
Lunge. Bei diesen Bildrekonstruktionen werden spezielle Berechnungen vorgenommen, die eine etwas
langere Rechenzeit erfordert.

Héchste Kontrastauflésung

Wenn man kleinste Kontraste erfassen will, muss man mit niedrigen KV und hohen mAs Werten arbeiten.

1.57 CT- Angiographie
Wegen der besonders hohen Kontrastauflésung von CT genugt zu Darstellung von BlutgefaRen eine

intravendse Injektion.
Die Darstellung erfolgt meist im 3-D Mode.

1.58 Card CT

Die hohen Rotationsgeschwindigkeiten einer modernen Gantry ( 0,5s/ Umdrehung) und
Mehrzeilendetektoren mit 16 und schon 64 Zeilen lassen auch die Darstellung von bewegten Objekten, wie
z.B. das Herz zu. Kalziumscreenig sei hier als Anwendung genannt.

1.6 3-D- Objektpunkte (Eles.
Darstellung Projektionsricht-
Die stetige Zunahme der ]

Rechnerleistung erlaubt
heute auch spezielle 3-

dimensionale ’y
Bilddarstellungen. Dazu ¥
wird in dem 3-D- ’/
Datenblock eine beliebige
Projektionsrichtung
definiert, somit unter
diesem ein klnstlicher
Blickwinkel erzeugt.

I
3-D Datenblock

Projektionsstrahl

Bildpunkte in der Bildebene

Visualisierung
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Mit sog. Render-Algorithmen werden um Elemente mit gleichen HU Oberflachen nachgebildet, diese auch
mit beliebigen Schragschnitten . Diese modellierten Oberflachen kénnen durch kinstliche Licht- und
Schattenwirkungen und durch Farbe besonders gestaltet werden. Mit Hilfe der Fenstertechnik ( HU) kann
man jetzt in gewisse Organe hineinschauen.

Geht man z.B. ortlich entlang konstanter HU, ergibt sich beispielweise Beispiel die virtuelle Endoskopie.
Diese Visualisierungsalgorithmen sind sehr
komplex. Nur ein paar Abkirzungen: VR
(Volume-Rendering), SSD (Surface Shading
Display), MIP (Maximum Intensity
Projektion) usw.

Mit diesen Techniken lassen sich die
Oberflachen (Haut) eines Patienten
wirklichkeitsnah darstellen, bei
entsprechender Fensterung kann die Haut
beseitigt werden und auf den Knochen
Ubergegangen werden usw. usw.

In Realtime lassen sich die Ansichten (MPR)
vom Objekt bei beliebigen Schnitten frei
variieren.

3- D Darstellung:
Angiographie Nieren und
versorgende Blutgefalie

1.7 Neueste Entwicklungen

Die letzte Innovation vom Herbst 2005 ist eine Gantry mit zwei Réhren/ Detektor-Systemen.
(Dual- Source)
Hier wurde die Aufnahmezeit nochmals reduziert.
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1.8 Dosismanagement

Bedingt durch die hohe Kontrastauflosung wird eine relativ hohe Dosis fir die CT- Aufnahmen ben6tigt.

Daher war es in den letzten Jahren ein wichtiges Ziel, die applizierte Dosis zu verringern ohne die
Bildqualitat dabei zu verschlechtern.

Da bei allen Réntgenaufnahmen die jeweilige Dosis nach der dichtesten Objektstelle ausgewahlt werden
muss, war bisher wahrend des gesamtem Scans die Dosis an jeder Kérperstelle entsprechend hoch.
Neuerdings wurden aber Verfahren entwickelt, bei denen die Dosis einmal abhangig vom jeweiligen
Querschnitt der Képerregion beim Scan (ap und lat) und auch vom grundsatzlichen Querschnitt entlang
der Kérperachse moduliert wird.

Dadurch ergeben sich Einsparungen um die 50%.

Fur die bei CT wichtige, exakte Berechnung des absoluten Schwachungswertes muss dabei natirlich
laufend der MelRRwert entsprechend der unterschiedlichen Dosis korrigiert werden

Beispiel Querschnitt der Kdrperregion:

Erhohte Dosis fiir
Projektionen mit
hoher Schwiichung

Eine von der Objektdichte abhangige
Dosissteuerung, da bei konstanter Dosis beim
Scan dinnerer Objekte eigentlich unnétig hohe
Dosis anstanden.

Verrmgerte Dosis fiir
Projektionen mit
niedriger Schwichung

Anhang
1972 - 2002: Technische Entwicklung
1972 1980 1990 1998 2002

min. scan time 300 s 5s 1s 05s 042s
data per 360 scan 58 kB 1MB 2 MB 12 MB 50 MB
data per spiral scan - - <H50MB < 500MBE <1GB
image matrix 80x80 256x256 512x512 512x512 512x512
power 2 kKW 10 KW 40 kW 60 kW 60 kWY
collimation 13 mm 2-10mm 1-10mm 05-5mm 0.75/15
spatial resolution 3 Ipfcm 12 Ipfcm 15 Ipfcm 24 |p/cm 24 |pfcm
contrast resolution ammiaHUS ammi3HJS Immi3HUYS Imm i3 HUT Imm i3I HUT

a0 mGy 30 mGy 30 mGy 30 miGy 30 mGy



