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1 Zusammenfassung / Abstract

1.1 Zusammenfassung

Die 3D-Bildgebung nimmt in der medizinischen Diagnostik eine zentrale Stellung mit stark steigender
Bedeutung ein. 3D-Bildgebung unter Nutzung von Rontgenstrahlen erfolgte bis vor wenigen Jahren fast
ausschlieBlich mittels Computertomographen. Dieses hat sich inzwischen gedandert. Computertomographen
(CT-Gerate) haben immer noch eine bedeutende Rolle, es gibt jedoch zunehmend Gerite, die vielfach
Weiterentwicklungen von Fluoroskopiegeraten darstellen und die ergdanzend zu Projektionsaufnahmen und
Durchleuchtungen eine 3D-Bildgebung erméglichen. Aufgrund der Form des Strahlenkegels werden
Aufnahmen mit diesen Geraten als Kegelstrahl-Computertomographien (Cone beam computed tomography
CBCT) bezeichnet. Es gibt etliche klinische Fragestellungen, die abhdngig von den klinischen Gegebenheiten
mit CT- oder CBCT-Geraten untersucht werden kdnnen. Die Dosiswerte, die zur Bewertung der
Strahlenexposition der Patienten von den Geraten angezeigt werden, sind aufgrund der historischen
Entwicklung strukturell verschieden; an Computertomographen werden die Grof3en
Computertomographie-Dosisindex (CTDI) und Dosislangenprodukt (DLP) angezeigt, an CBCT-Geraten das
Dosisflachenprodukt (DFP). Beide Satze von DosisgrofRen sind konzeptionell unterschiedlich, so dass es
bislang kaum maoglich ist, die Strahlenexposition einander entsprechender Untersuchungen zu vergleichen,
die an CT- oder CBCT-Geraten durchgefiihrt werden. Ziel dieses Vorhabens war es, geeignete
Konversionsfaktoren zu ermitteln, die es ermoglichen, beide Satze von DosisgrofRen ineinander
umzurechnen.

Vor dem Beginn eigener Forschungsaktivitaten im Vorhaben wurde anhand diverser wissenschaftlicher
Datenbanken eine Erhebung lGber bestehende Vorarbeiten durchgefiihrt. Die Weiterentwicklung auf dem
Gebiet wurde durch wiederholte Sichtungen der Literatur im Projektzeitraum verfolgt. Es zeigte sich, dass
in der internationalen Literatur bislang keine substanziellen Arbeiten zu dem Thema zu finden sind.
Gleichermalen konnten keine Verlautbarungen relevanter nationaler oder internationaler Gremien
identifiziert werden.

Innerhalb des Vorhabens wurden vier unterschiedliche Herangehensweisen (zwei messtechnische und zwei
simulationstechnische) verfolgt, um die beiden Satze von DosisgréRen ineinander zu tGberflihren. In einem
ersten Ansatz wurde auf der Basis von Messungen an CBCT-Geraten eine Umrechnung der DosisgrofRe DFP
in DLP vorgenommen. Hierbei wurden Dosismessungen an einem dreifachen CTDI-Phantom durchgefiihrt
und hierdurch ein DLP ermittelt, das mit dem angezeigten DFP verglichen wurde. In logisch umgekehrter
Richtung wurden Messungen an CT-Geraten durchgefiihrt und die dort als Standard angezeigte GrofRe DLP
in ein messtechnisch bestimmtes DFP umgerechnet. Hierzu wurden die Dosis frei in Luft im Isozentrum und
die Ausdehnungen des Strahlkegels langs und orthogonal zur Patientenachse bestimmt. Bei der
Ausdehnung orthogonal zur Patientenachse wurde der durch den Formfilter der Computertomographen
modaulierte Dosisverlauf bericksichtigt.

Die beiden simulationstechnischen Ansatze basieren auf Rechnungen mittels der Software ImpactMC. Ein
erster simulationstechnischer Ansatz zielte darauf ab, die Messungen an den CBCT-Geraten abzubilden und
den messtechnisch verfligbaren Parameterraum durch Simulationen zu erweitern. Ein zweiter Ansatz
nutzte nicht mehr die technischen DosisgréRRen, sondern basierte auf einer risikobehafteten Kopplung
unter Verwendung der effektiven Dosis. Die Simulationen basierten auf grundlegenden geratetechnischen
GroRen, die vor den Simulationen gemessen oder anhand der Geratedatenblatter ermittelt wurden und
Parametern der betrachteten klinischen Untersuchungsprotokolle. Die Simulationen bei dem
risikobasierten Ansatz erfolgten unter Verwendung eines mannlichen ICRP Voxelphantoms nach ICRP-
Publikation 110 mit den zugehorigen Gewebewichtungsfaktoren nach ICRP-Publikation 103.

Bei den messtechnischen und simulationstechnischen Ansatzen wurden insgesamt 15 CBCT-Gerate und
zwei Computertomographen sowie vier Untersuchungsregionen im Kopf-Halsbereich und vier
Untersuchungsregionen im Bereich des Kérperstamms betrachtet.

Die Messungen unter Verwendung des CTDI-Kopfphantoms zeigen bei den CT- und CBCT-Geréaten eine
Abhangigkeit des Konversionsfaktors von den bei den Aufnahmen verwendeten Rontgenspektren. Der



beobachtete Zusammenhang l3sst sich anhand grundlegender Uberlegungen zur Strahlabsorption erkléren.
Unabhangig von dieser grundlegend beobachteten Abhdngigkeit treten geratespezifisch individuelle
Abweichungen vom idealen Verlauf auf, jedoch lasst sich als Konversionsfaktor ein mittlerer Wert von
23,6 cm annehmen, dem nahezu alle betrachteten Gerate und klinischen Untersuchungsprotokolle mit
einer maximalen Abweichung von 20% entsprechen. Fiir Messungen unter Verwendung des CTDI-
Korperphantoms lasst sich die auch hier zu vermutende Abhangigkeit des Konversionsfaktors vom
Rontgenspektrum nicht beobachten. Es lasst sich jedoch auch hier ein Wert von 50,5 cm ermitteln, um den
mit einer maximalen Abweichung von 20% fast alle gerdte- und untersuchungsprotokollspezifisch
ermittelten Konversionsfaktoren liegen. Die anhand von Simulationen der technischen DosisgrofRen
ermittelten Konversionsfaktoren liegen nahe bei den messtechnisch ermittelten Werten, ohne dass jedoch
die messtechnisch beobachteten gerateindividuellen Abweichungen vom idealen Verhalten auch
simulationstechnisch beobachtet werden. Die anhand der risikobasierten Uberlegungen ermittelten
Konversionsfaktoren weichen von dem anhand der technischen DosisgroRen ermittelten Verlauf relevant
ab. Sie zeigen auch deutlich groRere Streuungen als die auf der Basis technischer DosisgroRRen ermittelten
Konversionsfaktoren. Der Unterschied lasst sich insbesondere darauf zurilickfiihren, dass bei der
technischen Betrachtung die im menschlichen Korper enthalten Organe und deren individuelle
Strahlenempfindlichkeit nicht beriicksichtigt werden. So interessant und zukunftsweisend dieser Ansatz
auch ist, zeigte es sich zum Abschluss des Vorhabens doch, dass noch zahlreiche weitergehende Studien
erforderlich sind, um ein in der Praxis anwendbares Konzept unter Nutzung des Patientenrisikos zu
erhalten.

Die anhand der Betrachtungen der technischen DosisgrofRen ermittelten Konversionsfaktoren ermoglichen
es, diagnostische Referenzwerte (DRW), die fir CT-Untersuchungen als Dosislangenprodukt (DLP) festgelegt
wurden, auf entsprechende Untersuchungen unter Verwendung von CBCT-Geréaten zu libertragen, die die
Dosis als Dosisflachenprodukt (DFP) dokumentieren. Eine Herausforderung bei diesem Ansatz besteht
darin, dass die meisten CBCT-Gerate keine Kollimation des Strahls langs und orthogonal zur Patientenachse
ermoglichen. Die in der CBCT-Bildgebung abgebildeten 3D-Volumen weichen damit von den Volumen ab,
die bei der Festlegung von DRW in der CT-Bildgebung angenommen wurden. Zudem verwenden allein auch
CBCT-Gerite deutlich unterschiedlich groRe Strahlungsfelder. Bei einer einfachen Ubertragung der als DLP
publizierten DRW aus der CT-Diagnostik resultiert daraus eine Verzerrung beim Betrieb unterschiedlicher
Gerate. Eine mogliche Losung fiir diese Herausforderung ist, die nach der Konversion von DLP nach DFP
erhaltenen Wert auf die GroRRe des geratespezifischen Strahlenfeldes zu beziehen. Es resultiert eine
DosisgroRe, die als Einfallsdosis im Isozentrum bei der 3D-Aufnahme interpretiert werden kann. Diese
GroRe erscheint flir eine Regelung sinnvoll und ermdéglicht es potenziell gerdateunabhangig einheitliche
Referenzwerte fir 3D-Aufnahmen festzulegen. Es verbleibt der bei der Verwendung technischer
DosisgroRen bei der Festlegung von DRW bislang allgemein nicht beriicksichtigte Zustand, dass
Untersuchungen gleicher technischer Dosiswerte, die an unterschiedlichen Geraten durchgefiihrt werden,
zu unterschiedlichen effektiven Dosiswerten bei Patienten fiihren konnen. Diese Herausforderung ist in
weiteren Studien zu adressieren.

1.2 Abstract

3D imaging is of significantly increasing importance and plays a crucial role in medical diagnostics. In the
beginning, computed tomography (CT) systems were the only X-ray imaging modalities enabling 3D
imaging. While nowadays, conventional CT is still a fundamental imaging modality, recent fluoroscopy units
offer 3D functionalities as well. Due to the shape of their specific x-ray field in contrast to conventional fan
beams, such techniques are being referred to as cone beam computed tomography (CBCT). Meanwhile,
there are several diagnostic tasks which can be addressed with CT as well as with CBCT. However, probably
due to historically different routes of development, the dose values being reported by both modalities
differ conceptually and are thus incomparable. While CT systems report the computed tomography dose
index (CTDI) as well as the dose length product (DLP), fluoroscopy units with CBCT functionality still report
doses in their native quantity, the dose area product (DAP). Aim of the current research project is thus the
determination of suitable conversion factors between both dose quantification concepts.



Before an explicit research concept was proposed as well as along the experimental and simulation tasks of
this project, thorough literature research based on several scientific databases was performed. However,
no substantial alternative approach to harmonize both dose concepts could be identified in the
international peer reviewed scientific literature as well as in publications of relevant committees.

In the current research project, we followed four different strategies to harmonize both dose quantities,
two experimental and two simulation approaches. On an experimental basis, measurements were
conducted on multiple CBCT units to determine a conversion between reported DAP and measured DLP
values. Measurements were conducted with pencil-type and Farmer-type chambers in three combined
conventional CTDI-Phantoms. Second, on different CT units, the reported DLP values were combined with
measured DAP values. In this case, DAP was quantified free in air with a farmer type chamber multiplied
with the field size, which was measured at the isocentre. Here, the collimation orthogonally with respect to
the patient long axis was obtained by closer analysis of the Bowtie filters’ transmission behaviour.

In a first simulation approach, we developed a model to reproduce the experimental findings based on
purely technical dose quantities and subsequently expanded the parameter space to extrapolate our
experimental findings to a more general concept. In the second simulation approach, we went one step
further and introduced a risk-based coupling of CBCT and CT dose quantities, relating them via the effective
dose which was calculated in a male ICRP Voxel phantom according to ICRP publication 110. These
simulations are based on device parameters as determined from measurements or extracted from
corresponding datasheets. Exposure parameters were used as specified in the corresponding clinical
examination programmes.

In total 15 CBCT units and 2 CT units were included in measurements and simulation studies. Four different
exam regions in the head and neck area, represented by the CTDI head phantom, as well as four different
exam regions in the trunk, represented by the corresponding CTDI body phantom, have been considered.

Measurements employing the head phantom show a dependence of the conversion factor from the half
value layer of the applied x-ray energy spectrum. This relation can be explained by fundamental laws of
radiation absorption in matter. However, device specific deviations from the ideal model were observed.
An average conversion coefficient of 23.6 cm can be specified for the head region, if a maximum deviation
of 20 % is accepted.

An X-ray spectrum dependence of the conversion factor cannot be observed from measurements of the
CTDI body phantom, although it should also be applicable in this case. However, we could determine an
average conversion factor of 50.5 cm as well, which satisfies the 20 % deviation claim for almost all cases as
well. In the first simulation approach, aiming to reproduce and expand these experimental findings, we
identified conversion factors for the head and the trunk region similar to those as determined from
measurements, however without the observed device specific deviations.

The simulation study derived conversion factors based on risk-based coupling deviate significantly from
those of the dose index based approach. Additionally, a larger variability was observed. These differences
originate from the fact, that organ structure and corresponding variations in organ weighting factors were
not considered in the approach based technical dose quantities. Although the risk-based approach is
interesting and innovative, it has current limitations, which were identified during the project phase and
need to be addressed in future research.

The conversion factors obtained by measurements and simulations of technical dose quantities (DAP and
DLP) can be employed to transfer dose reference levels (DRL) as published for CT- to CBCT-imaging.
However, a significant challenge is imposed by the fact, that common CBCT devices cannot be freely
collimated in both directions during 3D-operation. The device specific size of the imaged volume thus
deviates from the volumes presumed by the given CT DRL values. In some cases, they do also deviate
significantly from device to device within the CBCT modality class. Due to these deviations, a straight
forward application of the conversion factors leads to systematic over- and underestimations of the
resulting CBCT DRL, depending on the employed systems. We propose a solution, which is based on
normalization of the calculated new DRL to the corresponding field size. The result is a dose quantity, which



can be interpreted as incident dose at the isocentre. This quantity seems to be suitable for regulative use
and could enable responsible authorities to establish device independent DRL for CBCT imaging.

2 Einleitung

3D-Bildgebung ist von enormer Bedeutung in der medizinischen Diagnostik. Dieses gilt gleichermalen zur
genaueren Abklarung unklarer klinischer Befunde, zur Unterstiitzung akuter Notfallbehandlungen, zur
Vorbereitung und Unterstltzung therapeutischer Eingriffe, wie auch zu deren postoperativer Kontrolle.

Bis vor wenigen Jahren war 3D-Bildgebung ausschlieRlich an Computertomographen oder
Magnetresonanztomographen moglich. Hierdurch wurde die Verfligbarkeit deutlich eingeschrankt, da diese
GrolRgerate im Wesentlichen ausschliefilich in vollgebietsradiologischen Einrichtungen verfligbar sind. Eine
3D-Diagnostik in anderen klinischen Bereichen z.B. der Orthopadie oder Zahnmedizin war hierdurch nicht
moglich. GleichermaRen war es nach einem erfolgten operativen Eingriff stets erforderlich, den Patienten
aus dem Operationsbereich auszuschleusen, um anhand postoperativer 3D-Diagnostik den Erfolg der
therapeutischen MaRnahme zu kontrollieren.

Inzwischen hat sich das Bild gewandelt. Auf dem Markt ist eine grofRe Vielzahl unterschiedlicher Typen von
Rontgengeraten mit 3D-Funktionen verfiigbar. Es handelt sich dabei allgemein um Réntgengerate mit
einem Matrixdetektor, wie er auch bei der fluoroskopischen Anwendung von Rontgenstrahlung eingesetzt
wird. Im Unterschied zur Computertomographie mit eher schmaleren Strahlkollimationen entlang der
Patientenachse (z-Richtung) arbeiten die Gerate mit einem Kegelstrahl, der im Isozentrum ber eine
FeldgroRe von bis zu mehr als 30 cm in beiden Feldrichtungen verfligt. Die Bildgebung wird daher vielfach
als Kegelstrahl-Computertomographie (CBCT — cone beam computed tomography) bezeichnet. Teilweise
wird die Untersuchung auch als digitale Volumen-Tomographie (DVT) bezeichnet.

Die aktuell haufigsten Einsatzbereiche von CBCT-Geraten sind die Diagnostik von Extremitaten in der
Orthopadie sowie die Zahnmedizin bzw. Kieferchirurgie. Es gibt jedoch darliber hinaus zahlreiche
Anwendungen am Korperstamm, die zumindest unter experimentellen Bedingungen bereits erprobt
wurden.

Unbenommen der kontinuierlich wachsenden Verbreitung von CBCT-Geraten und der Erschlieung neuer
Anwendungsfelder, ist eine wesentliche Herausforderung bislang nicht strukturiert angegangen worden:
Die Zusammenfihrung der technisch verwendeten DosisgroRen bei CT- und CBCT-Geraten.

Bei CT-Untersuchungen werden traditionell die von Shope [1] eingeflihrten DosisgroRen CT-Dosisindex
(CTDI) und Dosislangenprodukt (DLP) verwendet. Beide GroRen werden in zylindrischen Prifkérpern aus
Polymethylmetacrylat (PMMA) bestimmt. Sie simulieren die Dosisverteilung innerhalb eines exponierten
Korpers. Hinsichtlich des CTDI gibt es unterschiedliche Definitionen. Allgemein Ublich ist die Verwendung
des CTDIvol, des volumenbezogenen CTDI-Wertes. Dieser berechnet sich nach

CTDI
W/pitch (1)

mit dem pitch-Wert der jeweiligen Untersuchung als dem Verhaltnis des Tischvorschubs und der
Strahlkollimation bei einer Spiral-CT-Untersuchung sowie

CTDI, = 1/5%CTDI, +%/5 + CTDI, (2)

CTDIyy) =

mit CT DI, als dem im Zentrum des CTDI-Priifkdérpers gemessenen Dosiswert (s. Abbildung 1) und CT DI, als
dem gemittelten Dosiswert der Messwerte in den vier peripheren Bohrungen des CTDI-Prifkorpers.



Abbildung 1: Schematische Aufsicht Idngs (links) und orthogonal (rechts) zur Symmetrieachse des CTDI-Priifkérpers; Die Orte, an
denen die Messonden positioniert werden, sind in der linken Teilabbildung rot gekennzeichnet.

Es ist Ublich, die Messungen mit einer Stabkammer mit einem 100 mm langen homogenen Volumen

(100 mm-Stabkammer) in einem 150 mm langen Prifkorper durchzufiihren. Je nach betrachteter
Korperregion werden CTDI-Priifkdrper mit unterschiedlichen Durchmessern verwendet. Zur Abschatzung
einer Dosis bei Untersuchungen im Kopf-Hals-Bereich wird ein Prifkérper mit 16 cm Durchmesser
verwendet (s. Abbildung 1), fiir Untersuchungen im Kérperstammbereich ein Prifkorper mit einem
Durchmesser von 32 cm (s. Abbildung 2). In Abbildung 2 wurde zur Verdeutlichung und aufgrund der
Tatsache, dass die beiden Priifkorper vielfach als ineinander geschachtelter Bausatz verwendet werden, der
CTDI-Prufkorper flir den Kopf-Hals-Bereich in demjenigen fiir den Kérperstammbereich gezeichnet.
Bezeichnet werden beide Prifkorper vielfach als Kopf-Phantom und Kérper-Phantom. Diese Bezeichnung
wird auch in diesem Dokument verwendet.

Abbildung 2: Schematische Darstellung der Aufsicht Idngs der Symmetrieachse auf den CTDI-Priifkérper zur Dosisabschdtzung bei
Untersuchungen im Bereich des Kérperstamms; Die Orte, an denen die Messonden positioniert werden, sind rot gekennzeichnet. Die
gelb markierten Bohrungen werden mit PMMA-Stiften ausgefiillt

Das DLP berechnet sich aus dem CTDI-Wert und der Lange des Uberstrahlten Bereichs langs der z-Achse. In
der Praxis sind die 100 mm-Stabkammern so kalibriert, dass sie direkt das DLP als MessgroRe ermitteln. Das
CTDI wird dann sekunddr aus dem DLP berechnet.

Inzwischen ist bekannt, dass die Verwendung der GréRen CTDI und DLP unter Verwendung des
vorangehend beschriebenen Messaufbaus bei modernen CT-Geraten nicht unproblematisch ist, da
aufgrund von in z-Richtung immer breiteren Detektoren und entsprechend immer breiteren
Strahlkollimationen die 100 mm-Stabkammer in einigen Szenarien nicht mehr deutlich langer als die
Strahlbreite ist [2] [3]. Es ist bei Kollimationsbreiten von mehr als 4 cm ein Korrekturalgorithmus gemaR [4]
anzuwenden, um weiterhin korrekte Werte zu bestimmen. Unbenommen dieser Einschrankung werden
beide DosisgroRen in der CT-Bildgebung aktuell noch allgemein genutzt. In ihnen sind auch samtliche
diagnostischen Referenzwerte (DRW) computertomographischer Untersuchungen festgelegt.

In der CBCT-Bildgebung wird bei den meisten Geraten das Dosisflachenprodukt (DFP) zur Dosisanzeige
genutzt, da die 3D-Funktion vielfach als Zusatzoption fiir konventionelle Fluoroskopie- und Rontgengerate
aufkam und bei den meisten Geraten auch heute noch der Haupteinsatzbereich derjenige der
fluoroskopischen Bildgebung ist. Das DFP ist konzeptionell eine zweidimensionale Dosisgrofe. Sie
entspricht dem Integral der punktuellen Einfallsdosis liber die exponierte Flache. Die Ausdehnung des



exponierten Objekts sowie die Wechselwirkung der Strahlung mit dem Objekt werden dabei nicht
beriicksichtigt.

Aufgrund der deutlich verschiedenen Ansatze beider DosisgrofRen, DFP bzw. DLP, ist es bislang kaum
moglich die Dosiswerte von CT- und CBCT-Untersuchungen zu vergleichen, die mit vergleichbaren
Fragestellungen im gleichen Kérperbereich durchgefiihrt werden. Hieraus ergeben sich deutliche
Einschrankungen bei der Optimierung der Strahlenexposition von CBCT-Untersuchungen, bei der Wahl der
optimalen Modalitat im Rahmen der rechtfertigenden Indikation und bei der Formulierung von
vergleichbaren diagnostischen Referenzwerten. Im Rahmen des hier beschriebenen BfS-
Ressortforschungsvorhabens sollte daher ein Ansatz zur Herstellung der Vergleichbarkeit der DosisgrofSen
der konventionellen CT- und der CBCT-Bildgebung konzipiert und erprobt werden. Dabei ist neben der
Zusammenfiihrung der DosisgroRRen aus den Bereichen der CT- und CBCT-Bildgebung zu bedenken, dass die
technischen DosisgroBen zwar mit Organdosen und der effektiven Dosis als PatientendosisgroRen korreliert
sind, der Zusammenhang bei individuellen Geraten jedoch unterschiedlich sein kann.

3 Projektauftrag

Das Bundesamt fiir Strahlenschutz (BfS) hat unter der Projektnummer 3619542462 ein
Ressortforschungsvorhaben initiiert, welches das Ziel verfolgt, Methoden zu erproben, um die
dosisrelevanten Parameter an CT- und CBCT-Gerdten ineinander umzurechnen. Es sollen ausschliefRlich
klinische Untersuchungen im Bereich des Schadels sowie am Kérperstamm berticksichtigt werden. Spezielle
Untersuchungen in der Zahn- und Kieferdiagnostik, der Strahlentherapie sowie im Bereich der Extremitaten
sind nicht zu bericksichtigen. Die Unsicherheit der einzelnen Verfahren ist abzuschatzen.

Das Projekt gliedert sich in zwei Aufgabenpakete (AP):

In AP1 ist zundchst der relevante Stand von Wissenschaft und Technik anhand der wissenschaftlichen
Literatur sowie von Empfehlungen nationaler und internationaler Gremien aufzuarbeiten. Dies soll als
Grundlage dienen, um geeignete Konzepte fiir die Zusammenfihrung der DosisgrofSen zu erarbeiten. Der
Stand soll weiterhin wahrend der Projektlaufzeit regelmaRig aktualisiert werden. Es ist gewlinscht, fiir die
Zusammenfiihrung der DosisgrofRen mindestens zwei unterschiedliche Herangehensweisen zu testen. Ein
Konzept soll Umrechnungsfaktoren auf Basis von Phantommessungen an reprasentativen klinischen
Geraten ermitteln. In einem zweiten Konzept sollen Umrechnungsfaktoren auf der Basis von Monte-Carlo-
Simulationen flr verschiedene Bau- und Bestrahlungsgeometrien ermittelt werden. Die Vor- und Nachteile
beider Konzepte sind zusammenzufassen und zu diskutieren. Die konkret innerhalb des Projektes
beriicksichtigten Konzepte sind im Rahmen eines Projektgesprachs mit dem BfS festzulegen.

In AP2 sind die in AP1 festgelegten Konzepte an einer Stichprobe von Rontgengeraten und fir verschiedene
Untersuchungsverfahren zu prifen. Es wird dabei gefordert,
e an mindestens 10 CBCT-Geraten Messungen und Simulationsrechnungen durchzufihren.

o fiir jedes CBCT-Gerat Umrechnungsfaktoren fiir die vom BfS festgelegten diagnostischen
Referenzwerte zu ermitteln.

e zu prifen, ob flir bestimmte Gerateklassen oder Untersuchungsarten einheitliche
Umrechnungsfaktoren festgelegt werden kdénnen. Die mit dieser Vereinfachung einhergehenden
Unsicherheiten sind zu beziffern.
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4 Aufarbeitung des relevanten Standes von Wissenschaft und Technik
und Erarbeitung von Konzepten

4.1 Ermittlung des Sachstandes

GemaR der Leistungsbeschreibung zum Vorhaben war zum Projektbeginn der Stand von Wissenschaft und
Technik im Hinblick auf die im Vorhaben bearbeitete Fragestellung aufzuarbeiten. Hierzu sollte eine
Literaturrecherche durchgefiihrt werden. Zudem war der Stand der Empfehlungen nationaler und
internationaler Gremien zu sichten. Die Recherche sollte weiterhin wahrend der Laufzeit des Projektes in
regelmaligen Abstanden aktualisiert werden.

In Ubereinstimmung mit dem Arbeitsprogramm zum Vorhaben wurde die Fachliteratur hinsichtlich der
Beitrage zur Dosimetrie von CBCT-Geraten sowie von konventionellen CT-Geraten gesichtet und
ausgewertet. Die Literaturrecherche erfolgte nach der Methode , preferred reporting items for systematic
reviews (PRISMA)“ [5] in Anlehnung an das Vorgehen in [6]. Ergdnzend wurden in einem zweiten
Recherche- und Analyseprozess aktuelle Verlautbarungen nationaler und internationaler Gremien zu der
Thematik bericksichtigt.

4.1.1 Analyse der wissenschaftlichen Literatur

Ziel der Recherche war die Identifikation von fiir das Projekt relevanten wissenschaftlichen Arbeiten. Diese
sollten den projektspezifischen Stand der Wissenschaft darstellen, um ggf. zielflihrende messtechnische
oder theoretische Methoden zu identifizieren um ein Arbeitskonzept zu entwickeln, mit dem
Dosisparameter von CT- und CBCT-Geraten in einander umgerechnet werden kdnnen. Weiterhin sollten
bereits erfolgte Arbeiten zu dem Thema sowie konkurrierende Ansatze identifiziert und analysiert werden.

4.1.1.1 Recherchestrategie
Bei der Literaturrecherche wurden folgende formalen Kriterien berlicksichtigt:
Die Arbeiten mussten...

e .. ineinem Journal mit Peer-Review-Verfahren erschienen sein.

e .. nach dem 01.01.2000 erschienen sein. Von dlteren Arbeiten waren aufgrund geratetechnischer
Entwicklungen keine fiir die bestehende Fragestellung relevanten Resultate zu erwarten.

e .. inenglischer oder deutscher Sprache verfasst worden sein.
Bzgl. inhaltlicher Kriterien wurden zunachst die folgenden vier Themenbereiche identifiziert.

1. Umrechnung von DFP in effektive Dosen
2. Umrechnung von DLP in effektive Dosen
3. Gemeinsame vergleichende Studien tiber Dosimetrie von CT und CBCT

4. Zusammenfiihrung von DLP und DFP

Aus diesen vier Themenbereichen wurden Prototypen fiir zwei Suchanfragen (Query 1 und Query 2)
formuliert (s. Abbildung 3). Die Themen 1 bis 3 werden in Query 1 adressiert. Thema 4 ist strukturell
verschieden und daher in einer eigenen Anfrage formuliert worden (Query 2). Die Bedingungen fiir die
Suchen wurden groRzligig gewahlt, so dass tendenziell zu viele Resultate identifiziert werden. Insbesondere
wurden Resultate aus dem Dentalbereich nicht von Vornherein unterdriickt, da in den Arbeiten zu diesem
Gebiet moglicherweise Konzepte enthalten sind, die sich auf die CBCT-Bildgebung des Hirnschadels und des
Korperstammes (ibertragen lassen.

Die systematische Literaturrecherche wurde anhand der Datenbanken Pubmed/Medline, Web of Science,
Scopus und Science Direct durchgefiihrt. Ab der dritten Rechercherunde wurde der Dienst Europe PMC
hinzugenommen. GemalR Auftragsbeschreibung sollte der Stand der Wissenschaft herausgearbeitet und
anschlieRend laufend aktualisiert werden. Daher wurde zunachst eine initiale Recherche durchgefiihrt, die
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Tabelle 1: Ubersicht iiber die zugrunde liegenden Rechercherunden sowie abgefragte Datenbanken. Die Publikationszeitrdume
tiberlappen, da nicht alle genutzten Dienste eine tagesgenaue Filterung erlauben. Entstandene Dubletten wurden im Zuge der
Analyse aussortiert. Science Direct unterstiitzt lediglich acht logische Operatoren in seinen Abfragen und konnte daher nur fiir
Query 2 genutzt werden.

!'Computed tomography"
"'Digital volume tomography"
"Cone beam"

IIDVTII

"CBCT"

@NICHT

©0DER
IIPETH
"Positron"
"SPECT"

Runde Nr. | Publikationszeitraum Pubmed W?b of | Scopus S(.:lence Europe
Science Direct PMC
1 01.01.2000 - 31.07.2019 | x X X X
2 01.01.2019-17.10.2019 X X X X
3 01.01.2019-31.12.2019 | x X X X X
4 01.01.2020-31.07.2020 | x X X X X
5 01.01.2020-31.12.2020 | x X X X X
6 01.01.2021-31.07.2021 | x X X X X
7 01.01.2021-08.11.2021 | x X X X X
Query 1 fir Themen 1-3 Query 2 fir Thema 4
"Dosimetry" @ODER
::DOS% area product”
"Effective dose" ) ,,EAP duct"
"Dose area product" r‘ "K,ig‘?a area product
"Absorbed dose" o
"Factor" ®ODER
,,DAP | — "Dose length product”
Dose length product _ "pLp"
IIDLPII
"Kerma area product"
IIKAPII
@0DER

Abbildung 3: Grafische Reprdsentation generischer Formulierungen von Suchbedingungen (Query 1 und Query 2) basierend auf den
vier Themenbereichen, die beriicksichtigt wurden. Themenbereiche 1 bis 3 wurden in Query 1 (iberfiihrt. Query 2 reprdsentiert
Themenbereich 4. Die Suchbegriffe werden ohne Beriicksichtigung von Grof3- und Kleinschreibung interpretiert.
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Veroffentlichungen aus dem Zeitraum 01.01.2000 bis 31.07.2019 berticksichtigt (Rechercherunde 1). Bei
den weiteren Rechercherunden wurden die in Tabelle 1 benannten Zeitraume abgefragt.

Vor der konkreten Durchfiihrung der Abfragen wurden die beiden generischen Suchanfragen aus Abbildung
3 in die spezifische Syntax der jeweiligen Datenbanken umformuliert (s. Tabelle 25 in Anlage 1). Nicht alle
Datenbanken waren in der Lage, samtliche Bedingungen durch Argumente in der Abfrage abzubilden.
Entsprechende manuelle Zusatzkonfigurationen sind in der jeweiligen Zelle von Tabelle 25 mit aufgefiihrt.
Die Formulierung der Abfragen blieb Uber die Projektlaufzeit hinweg unverandert.

Im Hinblick auf die Abfragen bestanden zwei Limitationen bzw. zu beriicksichtigende Einschrankungen. Die
Datenbank Science Direct unterstiitzt maximal acht logische Operatoren in den Abfragen. Query 1 ist daher
zu komplex fir diese Datenbank und konnte hier nicht ausgefiihrt werden. Lediglich Pubmed/Medline lasst
die Selektion anhand eines tagesgenauen Publikationsdatums zu. Die librigen Datenbanken lassen sinnvoll
lediglich das Publikationsjahr als Einschrankungskriterium zu. Bei der initialen Recherche spielte dies keine
Rolle, da in allen Datenbanken die Abfrage auf die Jahre 2000 bis 2019 am 01.08.2019 durchgefiihrt wurde.
Bei den folgenden Rechercherunden zur Fortschreibung des Standes der Wissenschaft kam es jedoch
folglich zu redundanten Ergebnissen. Beispielsweise konnte im Rahmen der Rechercherunde 2 am
18.10.2019 lediglich auf das Jahr 2019 eingeschrankt werden. Resultierende Dubletten wurden handisch
entfernt. Obschon dieses Vorgehen aufwandiger ist, hat es auch Vorteile. Bei einer tagesgenauen Selektion
kénnten beispielsweise Ergebnisse ibersehen werden, die kurz vor dem Stichtag erschienen sind, weil sie
zum Zeitpunkt der Abfrage zwar publiziert, aber noch nicht in der Datenbank aufgenommen waren. Bei
jahresgenauen und nachbearbeiteten Abfragen tauchen dagegen entsprechende Publikationen in der
folgenden Rechercherunde auf und gehen nicht verloren.

4.1.1.2 Auswahl und Bewertung der relevanten Rechercheergebnisse

Der Prozess zur Auswahl der Studien ist schematisch in Abbildung 4 dargestellt. Jede Rechercherunde
wurde in vier Schritten ausgewertet. In Abbildung 4 sind die Anzahlen an Publikationen aufgefihrt, die bei
den unterschiedlichen Rechercherunden in den verschiedenen Prozessschritten verblieben sind.

In jeder Rechercherunde wurden folgende Schritte durchgefiihrt:

1. Durchflihrung der Literaturrecherche in der jeweiligen Datenbank mit der fiir die Datenbank jeweils
glltigen Abfrage und Export der Ergebnisse

Zusammenfihrung samtlicher Resultate und automatisierte Bereinigung von Dubletten

Erstes Screening anhand der Publikationstitel und der Abstracts

Aussortierung offensichtlich irrelevanter Publikationen; Weiterhin werden Publikationen
aussortiert, die bereits aufgrund der iberlappenden Abfragezeitraume berlicksichtigt wurden.

c. Kam es zur hiandischen Hinzunahme bestimmter Publikationen, z.B. weil man auRerhalb der
beriicksichtigten Literaturdatenbanken auf sie aufmerksam wurde, so wurden sie hier
hinzugenommen. Insbesondere wurde hierbei eine grundlegende Arbeit zur Definition des CTDI
hinzugenommen, welche die ansonsten gesetzten Forderungen an den Publikationszeitraum nicht
erfillt.

4. Beschaffung der Publikationen im Volltext zum detaillierten Studium und anschlieBende Bewertung der
Publikationen in einem Schema von 0 bis 5 Sternen (siehe unten) und ggf. Zusammenfassung.

Die Ausbeuten der Abfragen in den beriicksichtigten Literaturdatenbanken unterscheiden sich zum Teil
deutlich. Abfragen in den Datenbanken Scopus und Europe PMC ergaben die mit Abstand groRten Anzahlen
an Treffern, wenngleich zahlreiche der Ergebnisse offensichtlich fachfremd waren. Weiterhin konnte
festgestellt werden, dass es neben Uberschneidungen in den Ergebnissen der verschiedenen Datenbanken
zahlreiche Resultate gab, die nur in einer oder wenigen Datenbanken gelistet waren. Aus diesem Grund
wurden bis zum Schluss die vier zunachst betrachteten Datenbanken berlicksichtigt und deren Resultate
verarbeitet sowie ab Rechercherunde 3 der Dienst Europe PMC hinzugefiigt.
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Zusammenfiihrung und

Screenin Bewertun
Recherche Dublettenbereinigung 8 8
01/2000- 07/2019 |
Query 1 Query 2 Summe ohne Dubletten Irrelevant 2892 Kat. A Kat. B Kat. C
Medline/Pubmed 471 40 je Query Ergdnzt 8 5Sterne 0 3Sterne 36 OSterne 48
Web of Science 631 39 Query 1 Query 2 4 Sterne 10 2 Sterne 39
Scopus 2774 44 2889 180 1Stern 31
Science Direct ~ n/a 146 Gesamt ohne Dubletten _
3048 Verblieben 164 Verblieben 116
01/2019- 09/2019 |
Query 1 Query 2 Summe chne Dubletten Irrelevant 211 Kat. A Kat. B Kat. C
Medline/Pubmed 26 6 je Query Redundant 9 S5Sterne 0 3Sterne 0 OSterne O
Web of Science 27 2 Query1 Query 2 4Sterne 1 2 Sterne 1
Scopus 175 6 195 31 1Stern O
Science Direct  n/a 25 Gesamt chne Dubletten . .
272 Verblieben 2 Verblieben 2
01/2019- 12/2019 |
Query 1 Query 2 Summe ohne Dubletten Irrelevant 347 Kat. A Kat. B Kat. C
Medline/Pubmed 34 6 je Query Redundant 11 SSterne 0 3Sterne 0 OSterne 0
Web of Science 33 3 Query1l Query2 4Sterne 0 2 Sterne 1
Scopus 147 6 323 40 1Stern 1
Science Direct  n/a 34
Europe PMC 159 21 Gesamt ohne Dubletten
360 Verblieben 2 Verblieben 2
01/2020- 07/2020 |
Query 1 Query 2 Summe ohne Dubletten Irrelevant 235 Kat. A Kat. B Kat. C
Medline/Pubmed 23 5 je Query 5Sterne 0 3Sterne 1 OSterne O
Web of Science 24 2 Query 1 Query 2 4Sterne 0 2 Sterne O
Scopus 149 3 221 19 1Stern 1
Science Direct ~ n/a 3
Europe PMC 97 12 Gesamt chne Dubletten
237 Verblieben 2 Verblieben 2
01/2020- 12/2020 |
Query 1 Query 2 | | Summe ohne Dubletten Irrelevant 549 Kat. A Kat. B Kat. C
Medline/Pubmed 34 2 je Query Redundant 2 SSterne 0 3Sterne 0 OSterne 0
Web of Science 48 4 Query 1 Query 2 4 Sterne 0 2 Sterne O
Scopus 260 6 508 52 1Stern 0
Science Direct  n/a 25
Europe PMC 306 25 Gesamt chne Dubletten
551 Verblieben O Verblieben 0
01/2021-07/2021 |
Query 1 Query 2 Summe ohne Dubletten Irrelevant 345 Kat. A Kat. B Kat. C
Medline/Pubmed 38 0 je Query 5Sterne 0 3Sterne 1 OSterne 4
Web of Science 41 1 Query1l Query2 4Sterne 1 2Sterne 3
Scopus 166 1 331 37 1Stern 6
Science Direct ~ n/a 22
Europe PMC 168 15 Gesamt ohne Dubletten
360 Verblieben 15 Verblieben 11
01/2019- 10/2021 |
Query 1 Query 2 Summe ohne Dubletten Irrelevant 501 Kat. A Kat. B Kat. C
Medline/Pubmed 52 2 je Query Redundant 11 5Sterne 0 3Sterne 0 OSterne 25
Web of Science 57 2 Query1l Query2 Ergdnzt 1 4Sterne 0 2 Sterne 2
Scopus 269 3 484 58 1Stern 3
Science Direct ~ n/a 32
Europe PMC 264 26 Gesamt ohne Dubletten
541 Verblieben 30 Verblieben 5
Summe

138 inkludierte Arbeiten

Abbildung 4: Rechercheprozess zum Stand der wissenschaftlichen Literatur vom 01.01.2000 bis zum 08.11.2021 inkl. identifizierter
Arbeiten und deren Bewertung fiir das Projekt.
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Neben den Abfrageergebnissen aus den Datenbanken wurden in einigen Rechercherunden handisch
weitere als relevant vermutete Publikationen hinzugefiigt. Sie ergaben sich aus Empfehlungen, zusatzlicher
manueller Recherche oder Zitationen in den ausgewahlten Arbeiten und wurden nicht in einer der in den
Abfragen beriicksichtigten Datenbanken gelistet. Das Fehlen der Quellen in der urspriinglichen Abfrage
geht damit nicht auf eine unvollstandige Kriterienauswahl sondern auf den begrenzten Umfang der
Literaturdatenbanken zurtick.

Die vorausgewadhlten Publikationen wurden anhand des folgenden Bewertungsschemas in drei Gruppen A
bis C eingeteilt:

Gruppe A: Projektspezifische Arbeiten (je nach Relevanz mit 4 oder 5 Sternen bewertet):

1. Untersuchungsregionen: Kérperstamm und Schadel (ohne Zahn- und Kieferdiagnostik, ohne CBCT-
Nutzung an Linearbeschleunigern)
Nur Untersuchungen, die sowohl mit CT- als auch CBCT-Geraten durchgefiihrt wurden
Nur Untersuchungen, fiir die das BfS DRW festgelegt hat.
Dosisangaben mit Relation zwischen effektiver Dosis und Dosisflaichenprodukt bzw.
Dosislangenprodukt und Dosisflachenprodukt

Gruppe B: Darstellung von Methoden, die fiir das Projekt relevant sind, ohne zur Gruppe A zu gehoren (je
nach Relevanz mit 1 bis 3 Sternen bewertet):

1. Experimentelle Bestimmungen der effektiven Dosiswerte mit Hilfe von anthropomorphen
Phantomen und Dosimetern in der CBCT-Bildgebung

2. Vergleiche zwischen gemessenen und mit Monte-Carlo-Verfahren berechneten effektiven Dosen

3. Firdas Vorhaben direkt anwendbare Methoden

Gruppe C: Diese Arbeiten wurden nach eingehender Sichtung der Artikel nicht als projektrelevant
klassifiziert, mit O Sternen bewertet und verworfen.

Insgesamt wurden 215 Publikationen genauer anhand des Volltextes studiert. Hierbei ergaben sich die in
Tabelle 2 aufgefiihrten Bewertungen.

Tabelle 2: Bewertungen fiir die im Volltext ausgewerteten Artikel

Kategorie A B C
Bewertung KAk | Yok |k | ok | A |- Summe
Runde 1 0 10 36 39 31 |48 164
Runde 2 0 1 0 1 0 0 2
Runde 3 0 0 0 1 1 0 2
Runde 4 0 0 1 0 1 0 2
Runde 5 0 0 0 0 0 0 0
Runde 6 0 1 1 3 6 4 15
Runde 7 0 0 0 2 3 25 30
Summe 0 12 38 46 42 | 77 215
Gruppensumme 12 126 77
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Bei 77 Artikeln stellte sich nach eingehender Sichtung heraus, dass sie keinen erkennbaren Mehrwert fir
die anstehende Studie erbringen. Bei weiteren 42 Publikationen ist der erwartete Nutzen so gering, dass sie
mit einem Stern bewertet wurden. Unter diese Kategorie fallen z.B. Untersuchungen, bei denen eine
effektive Dosis anhand von Konversionsfaktoren aus der Literatur abgeschatzt wurde sowie Basisarbeiten
zur Dosimetrie oder Simulationen. Weitere 46 Arbeiten wurden mit zwei Sternen bewertet. Hierbei handelt
es sich vielfach um Untersuchungen, bei denen eine effektive Dosis flir spezifische Untersuchungen mit
TLDs in anthropomorphen Phantomen bestimmt wurde. Es verbleiben 38 Arbeiten mit drei Sternen sowie
12 Arbeiten mit 4 Sternen. Bei diesen Arbeiten war in gewissem Umfang ein hoherer Nutzen fir die
nachfolgenden Arbeiten innerhalb des Vorhabens zu erwarten.

Die Zuordnung von 1 bis 5 Sternen zu einer Publikation ist in gewissem Mal willkirlich. In vielen Fallen
kann eine Arbeit als ,in gewissem Umfang sinnvoll” angesehen werden. Es gibt jedoch wenige Arbeiten, die
wirklich als relevanter anzusehen sind. Keine Arbeit wurde als so bedeutsam angesehen, dass ihr 5 Sterne
zugeordnet wurden.

Details zu den Arbeiten, die als am ehesten bedeutsam angesehenen wurden, sind in Anlage 2 aufgelistet.
Uber die in Anlage 2 vorgestellten Kurzinhalte hinaus lassen sich folgende allgemeinen Schlussfolgerungen
aus den Arbeiten ziehen:

e Ein systematisches Konzept zur Zusammenfihrung von Dosislangen- und Dosisflachenprodukten bei
der Nutzung von CBCT-Geraten im Vergleich zu konventionellen CT-Geraten, wie es in diesem
Vorhaben angestrebt wurde, konnte nicht identifiziert werden. Jedoch zeigten sich zumindest
messtechnisch erste Ansatze in diese Richtung in einem Konferenzbeitrag von Fransson [7] sowie der
Arbeit von Ben-Schlomo [8].

e Punktdosismessungen nach [2] mit Standard CTDI-Prifkérpern sind geeignet, um CTDI und DLP in
(symmetrischen) CBCT-Feldern zu messen. Viele Studien belegen das, z.B. [9].

e Die Heterogenitat der Messmethoden und Scan-Protokolle zwischen den Studien erschweren den
Vergleich der effektiven Dosen, die fiir unterschiedliche CBCT-Gerate und Scan-Protokolle bestimmt
wurden. Folglich muss die Berichterstattung kiinftiger Studien verbessert werden, um einen Vergleich
der effektiven Dosis aus Untersuchungen mit verschiedenen CBCT-Geraten und Scan-Protokollen zu
ermoglichen. Ein Mindestdatensatz wichtiger Parameter wird in [10] vorgestellt.

e Aus den untersuchten Veroéffentlichungen folgt insbesondere auch ein Bedarf an Studien (iber
Zusammenhange von Strahlungsdosen und der jeweils zugeordneten Bildqualitat.

Die ermittelten Arbeiten zu Monte-Carlo-Untersuchungen sind teilweise relevant. Die meisten Arbeiten
befassen sich mit der Anwendbarkeit bestehender Konzepte unter Veranderung der Parameter. Weiterhin
werden im Fall von [11](Dixon-Methode), [12] (IEC-Methode), [13] (SSDE-Konzept) sowie [14] (kerma-
height-product) Erweiterungen der Konzepte vorschlagen.

Als allgemeine Probleme fiir die Dosimetrie wurden in den gesichteten Quellen unter anderem benannt:

e stark asymmetrische Dosisverteilungen bei CBCT-Untersuchungen,
e eine Dosismodulation wahrend des Scans,
e Messungen des CTDI, die z.B. von der IEC fiir konventionelle wide-beam CT-Gerate vorgeschlagen

werden [15], sind bei den meisten CBCT-Geraten nicht moglich, da diese ausschliel3lich 3D-Aufnahmen
mit einem vollstandig aufgeblendeten Detektor ermdoglichen.

4.1.2 Analyse der Publikationen nationaler und internationaler Gremien

Es wurden zu der Thematik keine relevanten Publikationen deutscher Gremien gefunden. Auch im
internationalen Kontext gibt es liber die in den Literaturquellen benannten Ansatze hinaus wenig, was sich
fiir die im Vorhaben angestrebten Arbeiten verwenden liel3e. Lediglich aus dem Dentalbereich gibt es
Empfehlungen aus dem SEDENTEXCT-Projekt. Im Rahmen des Vorhabens wurde ein recht aufwandiger,
modularer Prifkorper fiir Dosismessungen im Dentalbereich entwickelt [16].
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Die vom SEDENTEXCT-Konsortium vorgeschlagenen Dosisindikatoren erscheinen potenziell nitzlich, um
diagnostische Referenzwerte fiir zahnarztliche DVT-Gerate zu erstellen. Es sind jedoch weitere Studien
erforderlich, um zu bestimmen, welche dieser Indizes genaue Dosisschatzungen liefern, die proportional
zur effektiven Dosis sind (s. [17]). Fir das hier durchgefiihrte Vorhaben sind die Ansatze weniger
bedeutsam, da es nicht beabsichtigt ist, eine neue MessgrolRe, wie in den SEDENTEXCT-Arbeiten, zu
etablieren. Bzgl. dieser Problematik ist das sauber und mit nachvollziehbarer Methodik durchgefiihrte
Review in [10] zu erwédhnen.

4.2 Projektrelevante Untersuchungen

Durch die Analyse der internationalen Literatur sowie direkten Kontakt mit klinischen Anwendern wurden
die in Tabelle 3 aufgelisteten Untersuchungstypen ermittelt, die potenziell als relevant fiir das Vorhaben
angesehen wurden. Innerhalb der internationalen Literatur sind, zumindest in geringer Haufigkeit, Studien
zum Einsatz von CBCT-Untersuchungen in fast allen Regionen des menschlichen Kérpers zu finden. Fir den
Einsatz von CBCT-Geraten am Kopf oder Kérperstamm erscheinen solche mit den folgenden klinischen
Indikationen am bedeutendsten zu sein:

1. Nasennebenhdhlen (Sinusitis)
2. Hirnschéadel (Schlaganfall)
3. Halswirbelsaule (neurochirurgische Intervention)

4. Lendenwirbelsdule (neurochirurgische Intervention)

Weitere CBCT-Anwendungen im Kopf- oder Rumpfbereich, zu denen es entsprechende CT-Untersuchungen
mit spezifizierten DRW gibt, werden bislang nur in geringer Haufigkeit durchgefihrt.

Tabelle 3: Kérperregionen und zugeordnete Untersuchungstypen, fiir die DRW fiir die CT-Diagnostik festgelegt sind oder die
anderweitig als relevant fiir das Vorhaben anzusehen sind

Koérperregion | Untersuchungsbereich | Fragestellung DRW

Kopf Nasennebenhdhlen Sinusitis Sinusitis

Kopf Hirnschadel Schlaganfall Hirnschadel

Kopf Cochlea Implantatnachverfolgung | - Keiner festgelegt —*

Wirbelsdule Halswirbelsaule Neurochirurgische HWS (Bandscheibe oder Knochen)

Intervention

Wirbelsaule Lendenwirbelsaule Neurochirurgische LWS (Bandscheibe oder Knochen)
Intervention

Wirbelsdule Brustwirbelsaule Neurochirurgische BWS (Bandscheibe oder Knochen)
Intervention

Korperstamm | Leber Embolisation Oberes Abdomen

Kérperstamm | Herz Koronarangiographie Koronare Angiographie

1 Zu der Untersuchung gibt es aktuell keinen passenden DRW. Sie erscheint aufgrund der klinischen Relevanz dennoch bedeutend.
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Koérperregion | Untersuchungsbereich | Fragestellung DRW

Korperstamm | Thorax Punktion von Thorax
Lungenknoten
Korperstamm | Aorta Gefalichirurgische Angiographie der gesamten Aorta

Intervention

Korperstamm | Prostata Embolisation der Becken (Weichteile)
Prostata-Arterien

Korperstamm | Niere und ableitende Urologische Je nach Region ,,oberes Abdomen*”
Harnwege Interventionen oder ,,Abdomen mit Becken” oder

,Becken”
Korperstamm | Abdomen Drainage Je nach Region ,,oberes Abdomen*“
oder ,Abdomen mit Becken” oder

,Becken”

4.3 Projektrelevante, spezifische Eigenschaften von CBCT-Geraten

In der Vorbereitung der Konzepterstellung wurden Charakteristika der typischen, auf dem Markt
verfligbaren Gerate gesichtet. Der Markt flir CBCT-Systeme zur dentalen Anwendung oder zur Abbildung
von Extremitaten ist sehr umfangreich. Zahlreiche auch weniger namhafte Hersteller und
unterschiedlichste Konzepte lassen sich finden. Gerate zur Abbildung des Kérperstammes oder zur Nutzung
im Kopfbereich sind hingegen weniger stark vertreten. Sie lassen sich grob in drei verschiedene Klassen
einteilen:

1. Angiographie-/Herzkatheteranlagen mit integrierter CBCT-Funktion.
2. Intraoperativ eingesetzte, mobile C-Bogengerate mit integrierter CBCT-Funktion.

3. Exotischere Gerate wie O-Arme oder dedizierte Schadel C-Bégen.

Gerate der Gruppe 1 machen den GroRteil der zur CBCT-Diagnostik am Kérperstamm oder Kopf genutzten
Gerate aus. Diese Gerate werden im planaren Durchleuchtungs- und Subtraktionsangiographie-Modus
hauptsachlich zur Fliihrung von endovaskuldren Interventionen eingesetzt. Die CBCT-Funktion kommt z.B.
zur Schlaganfalldiagnostik oder zur periinterventionellen Kontrolle zum Einsatz. Entsprechende Systeme
bestehen aus einem ortsfesten C-Bogen, der entweder decken- oder bodengestiitzt montiert ist.
Exemplarische Systeme sind in Abbildung 5 dargestellt. Besonders aufwandige Gerate sind an einem

Abbildung 5: Drei exemplarische Beispiele fiir Angiographiesysteme mit CBCT-Funktion. Links: Siemens Artis Zee mit Bodenmontage
(Foto: Siemens Healthineers). Mitte: Philips Allura Xper FD20 mit Deckenmontage. Rechts: General Electric Discovery IGS 74 (Foto:
General Electric)
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Roboterarm zur Erweiterung der Reichweite im Raum montiert, z.B. in Hybrid-Operationssalen. Ansonsten
sind die mechanischen Ausfliihrungen solcher Gerate im Wesentlichen identisch. Hauptsachlich sind in
Deutschland die Firmen Siemens Healthineers, General Electric, Philips und Canon auf diesem Markt
vertreten.

Die CBCT-Funktion wird realisiert, indem der C-Bogen in der axialen Ebene um einen Winkel rotiert, der
leicht groRer als 180° ist. Als Faustformel fiir die Rotationswinkel o gilt im Allgemeinen It. [18]

a=180°+2x1/,0 (3)

wobei 9 dem Cone-Beam-Winkel orthogonal zur Patientenlangsachse entspricht. Bei der Aufnahme wird in
den meisten Fallen der Bildempfanger oberhalb des Patienten gefiihrt, die Réhre unterhalb. Entsprechend
des angewahlten Programms nimmt die Anlage in vordefinierten Winkelabstdanden je eine
Projektionsaufnahme auf und rekonstruiert aus der Gesamtheit der Projektionsaufnahmen den 3D-
Datensatz. Bei vielen CBCT-Geraten stehen die Projektionsaufnahmen unabhangig zur Betrachtung und
Auswertung ebenfalls zur Verfligung. Bei Untersuchungen des Hirnschadels ist an CBCT-Geraten im
Unterschied zu CT-Geraten vielfach keine Kippung des Strahlengangs in cranio-caudaler Richtung moglich.
Bei vielen CBCT-Geraten findet dariber hinaus im 3D-Aufnahmemodus keine Einblendung statt. Es ist sogar
so, dass bei einigen Geriten eine leichte Uberstrahlung des Detektors bewusst angestrebt wird, um auch im
Randbereich vollstandig rekonstruierbare Bildinformationen zu erhalten, statt Artefakte durch sichtbare
Blenden zu riskieren.

Gerate der Gruppe 2 sind deutlich seltener anzutreffen. Hierbei handelt es sich um mobile und
intraoperativ nutzbare C-Bogengerate mit im Vergleich zur Gruppe 1 reduzierter Generatorleistung,
Bildempfangerflache und mechanischer Stabilitdt. Die meisten Systeme arbeiten mit einem Flachdetektor
als Bildempfanger. Selten sind Gerate, die einen Bildverstarker nutzen und entsprechend 3D-Daten aus
einer kegelféormigen Strahlengeometrie gewinnen, z.B. der Siemens Arcadis Orbic 3D. Das Funktionsprinzip
zur Anfertigung von CBCT-Aufnahmen ist groBtenteils analog zu dem bei Angiographieanlagen. Der C-Bogen
rotiert in axialer Richtung um den Patienten, die Rohre lauft vornehmlich unterhalb der Patientenliege.
Rotationswinkel zwischen 135° (Ziehm Vision RFD3D) und 198° (Siemens Cios Spin) wurden angegeben. Mit
einem Rotationswinkel von weniger als 180° stellt der Vision RFD3D des Herstellers Ziehm eine
Besonderheit dar. Die liber die Rotationsbewegung hinaus bendtigten Bildinformationen zur
Rekonstruktion der Bilddaten werden durch Verschiebebewegungen vor und nach der Rotation erhalten.
Drei exemplarische C-Bogengerate mit einer 3D-Funktionalitat sind in Abbildung 6 dargestellt.

Abbildung 6: Drei exemplarische Beispiele fiir intraoperativ nutzbare C-Bogengerdte mit CBCT-Funktion. Links: Siemens Cios Spin
(Foto: Siemens Healthineers); Mitte: Ziehm RFD 3D (Foto: Ziehm); Rechts: Siemens Arcadis Orbic 3D als Beispiel eines Systems mit
Bildverstdrker (Foto: Siemens Healthineers).

Gerate der Gruppe 3 sind nochmals deutlich seltener anzutreffen. Exemplarisch sind hier die XCat-Systeme
des Herstellers XORAN zur intraoperativen Darstellung des Hirnschadels zu nennen. Analog hierzu sind
ebenfalls gantrybasierte Systeme am Markt verfligbar, die vom Aussehen her stark an einen
konventionellen Computertomographen erinnern und neben der Abbildung des Hirnschadels auch an
Extremitaten sowie am Korperstamm genutzt werden kénnen. Beispiele fiir diese Gerateklasse sind das
Newtom 5G-XL und das Claris XT von iCRco. Beide verfligen jedoch im Unterschied zu
Computertomographen liber einen Flachendetektor. Die angefiihrten Systeme rotieren bei der Aufnahme
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Abbildung 7: Zwei Exemplare von CBCT-Gerdten, die von den Standardgruppen 1 und 2 abweichen. Links: Multitom Rax (Foto:
Siemens Healthineers); Rechts: O-Arm (Foto: Medtronic)

um 360°. Zugriff auf diese Geradte war innerhalb des Vorhabens nicht moglich. Untersucht im Rahmen des
Vorhabens wurde ein Multitom Rax der Firma Siemens Healthineers sowie ein O-Arm der Firma Medtronic.
Der Multitom Rax (s. Abbildung 7) stellt eine Kombination aus einem Projektionsrontgengerat und einem
3D-fahigen Aufnahmegerat dar. Er unterscheidet sich hierin von den meisten anderen CBCT-Geraten, die
eine Weiterentwicklung von Fluoroskopiegeraten sind. Der O-Arm (s. Abbildung 7) ist speziell auf die 3D-
Darstellung groRer Volumina im OP-Szenario ausgerichtet. Bei diesem Gerat ist die Fluoroskopie eher von
untergeordneter Bedeutung.

4.4 Vorschlag geeigneter Konzepte

Die Leistungsbeschreibung zum Vorhaben sieht vor, mindestens zwei als geeignet anzusehende Konzepte,
zur Ermittlung von Umrechnungsfaktoren zwischen DFP und DLP / CTDI zu entwickeln und praktisch zu
erproben. Hierbei war ein Ansatz vorzusehen, bei dem auf Basis von Monte-Carlo-Simulationen
Konversionsfaktoren fiir verschiedene Bau- und Bestrahlungsgeometrien bestimmt werden. Dariber hinaus
muss mindestens ein Konzept Umrechnungsfaktoren auf der Basis von Phantommessungen an
reprasentativen Geraten ermitteln.

4.4.1 Messtechnisches Konzept

Umrechnungsfaktoren wurden im messtechnischen Ansatz anhand zweier unterschiedlicher
Herangehensweisen entwickelt. Primar wurden CTDI bzw. DLP-Messungen an CBCT-Geraten durchgefiihrt,
die nativ DFP als Dosisindikator einsetzen (s. Abschnitt 4.4.1.1). Ergdnzend wurde an ausgewahlten CT-
Geraten zu dem nativ angezeigten DLP ein DFP bestimmt (s. Abschnitt 4.4.1.2).

4.4.1.1 Messungen an CBCT-Gerdten

Innerhalb der Literatur gibt es zahlreiche Arbeiten, in denen (iber Messungen mit CTDI-Prifkorpern
Dosisabschatzungen im Bereich der CBCT-Bildgebung erfolgt sind. Eigene Messungen am Klinikum
Braunschweig [19] weisen darauf hin, dass ein entsprechender Ansatz zumindest prinzipiell méglich ist. Bei
starken Asymmetrien oder Strahlausblendungen kénnen sich allerdings Probleme derart ergeben, dass CTDI
und DLP als gemittelte DosisgréRBen innerhalb eines Priifkérpers nicht mehr sinnvoll sind. Probleme wie
diese sind aufgrund von tendenziell eng kollimierten Strahlbiindeln und azentrischen Trajektorien
vornehmlich im Dentalbereich zu erwarten. Bei den innerhalb des Vorhabens verwendeten CBCT-Gerdten
und Aufnahmetrajektorien ist jedoch zu erwarten, dass ein CTDI / DLP-Ansatz sinnvoll umzusetzen ist.

Der CTDI ist konzeptionell fir Untersuchungen an einem stehenden Tisch, so wie diese bei CBCT-Geraten
erfolgen, nach Shope [1] nicht vorgesehen. Es ist bei diesen Geraten jedoch weiterhin moglich, direkt ein
DLP zu ermitteln und als BasisgrofSe fiir den Vergleich von CBCT- und CT-Untersuchungen zu verwenden. Es
erschien sinnvoll, die Messungen gemall dem Ansatz von Dixon [2] mit einer kleinen lonisationskammer,
z.B. einer Farmer-Kammer, durchzufiihren. Parallel sollten Messungen mit einer 300 mm-Stabkammer
erfolgen. Die Verwendung einer 100 mm-Stabkammer ist bei CBCT-Geraten aufgrund der
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Strahlkollimationen von teilweise deutlich mehr als 20 cm und der daraus resultierenden Uberstrahlung der
100 mm-Stabkammer nicht sinnvoll méglich. Als Priifkérper wurde vornehmlich ein dreifacher, 45 cm
langer, CTDI-Prifkorper ausgewahlt. Hierdurch ist auch bei groBen Kollimationen eine weitgehend
vollstandige Messung der deponierten Dosis zu erwarten. Anhand der Messungen kann die Asymmetrie der
in den peripheren Bohrungen gemessenen Dosis bestimmt werden.

Die anhand der oben beschriebenen Herangehensweise ermittelten Werte der Dosisindikatoren
entsprechen nicht vollstandig den CTDI bzw. DLP-Werten der DRW, die fiir CT-Untersuchungen festgelegt
sind. Dieses resultiert aus der Tatsache, dass die DRW fiir die CT-Diagnostik auf einem CTDl100-Konzept
basieren, d.h. auf einer Messung mit einer 100 mm-Stabkammer in einem 15 cm breiten CTDI-Priifkorper.
Die durchgefiihrten Messungen bestimmen hingegen aufgrund der eingesetzten Messanordnungen
tendenziell einen CTDlI., d.h. eine vollstandige Dosissammlung. Hierdurch wird eine gegeniiber der
MessgroRe bei den DRW leicht groBere Dosis gemessen. Der Unterschied lasst sich allerdings Gber einen
Korrekturfaktor stabil korrigieren. Der von der IEC vorgeschlagene Ansatz [4] zur direkten Bestimmung von
CTDl100 bzw. DLP1go bei breiten Strahlfeldern lasst sich bei CBCT-Geraten vielfach nicht anwenden, da hierzu
Referenzmessungen bei einer kleinen Kollimation in z-Richtung erforderlich sind. Viele CBCT-Gerate
hingegen unterstiitzen keine Kollimation im 3D-Betrieb, sondern arbeiten in diesem Aufnahmemodus
grundsatzlich mit einer Kollimation, die ihrer spezifischen maximalen Detektorgrofie entspricht.

Zur Bestimmung der Konversionsfaktoren werden neben den Resultaten der DLP-Messungen im CTDI-
Prifkorper die jeweils zugehorigen Dosisflaichenprodukte benétigt. Die in den CBCT-Geraten eingebauten
DFP-Messkammern oder auch die in Fluoroskopieeinrichtungen enthaltenen Berechnungsalgorithmen zur
Angabe des DFP diirfen eine Anzeigeungenauigkeit von 20% aufweisen. Fiir die im Rahmen des Vorhabens
bendtigte Messunsicherheit ist die aktuell zuldssige Anzeigeunsicherheit des DFP zu grof8. Um diese zu
minimieren, erscheint es sinnvoll erganzende Messungen mit einer kalibrierten Messkammer
durchzufiihren und die Abweichung der Messkammer am konkreten Gerat damit zu korrigieren. Um die
Konsistenz zu den an den Geraten verwendeten Messkammern zu wahren, die so kalibriert sind, dass sie
die DFP-Werte korrekt fiir die Strahlintensitat hinter der Kammer anzeigen, ist eine Referenzmesskammer
zu verwenden, die so kalibriert ist, dass sie die Strahlintensitat korrekt fiir den Strahlungseinfall misst.

4.4.1.2 Messungen an CT-Gerdten

Ein konzeptionell entgegengesetzter aber gleichermalen sinnvoll erscheinender Ansatz besteht darin,
anstelle des CTDI / DLP das DFP als fiir beide Gerateklassen verbindende MessgroRe zu verwenden. Es ist zu
erwarten, dass die daraus folgende Umrechnung zwischen DFP und DLP prinzipiell identisch zu der in
Abschnitt 4.4.1.1 beschriebenen ist.

Fiir diesen Ansatz mit dem DFP als KopplungsgroRRe miissen die Ausdehnungen des Strahlungsfeldes im
Isozentrum langs und orthogonal zur Patientenachse im betrachteten Computertomographen bestimmt
werden, um hieraus eine effektive Flache aufzuspannen. Die effektive Flache ist dann mit der Dosis im
Isozentrum zu multiplizieren, um das zugehorige DFP zu berechnen. Die effektive Lange der Ausblendung
orthogonal zur Patientenachse wird im Wesentlichen durch die Dosisprofile hinter den Formfiltern der CT-
Gerate bestimmt. Flir das DFP wird die tatsachliche Ausblendung aus dem Dosisprofil bestimmt. Das so
berechnete DFP fiir eine CT-Untersuchung kann dann unmittelbar dem DFP-Wert gegenlibergestellt
werden, der aus der entsprechenden CBCT-Untersuchung resultiert.

4.4.1.3 Limitationen und Diskussion

DFP und DLP unterscheiden sich konzeptionell in der Art und Weise, wie Strahlung bericksichtigt wird, die
am Untersuchungsobjekt vorbeistrahlt. Das hat zur Folge, dass unabhangig vom konkreten Ansatz bei CT-
und CBCT-Untersuchungen, der Anteil der Strahlung, der an dem exponierten Objekt vorbeistrahlt,
bericksichtigt werden muss. In der PAKT-Methode von de las Heras et al. [20] wurde dem Problem
Rechnung getragen, indem nur die auf den Patienten einfallende Strahlung beriicksichtigt wurde. Eine
dhnliche Herangehensweise wird innerhalb dieses Projektes verfolgt.
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Der vorgestellte Ansatz ermoglicht eine direkte, intuitive Uberfiihrung der Dosiswerte ineinander, die an
CT- und CBCT-Geraten ermittelt werden. Er berlicksichtigt dabei explizit nicht die inhomogene
Dosisverteilung im Prifkorper, die bei CBCT-Untersuchungen auftritt, die Gber einen Rotationswinkel
durchgefiihrt werden, der von 360° abweicht. Stattdessen wird davon ausgegangen, dass die Messung lber
alle funf Positionen des CTDI-Priifkorpers und eine Mittelung entsprechend des CTDI-Ansatzes eine
genligend gute Naherung der mittleren Dosis ist. Diese Ndaherung erscheint tolerabel. Insbesondere wird
ein entsprechender Einfluss aktuell auch bei CT-Untersuchungen nicht bericksichtigt, die mit einer
Dosismodulation oder einer segmentalen Ausblendung der Strahlung im Frontalbereich der Patienten
durchgefiihrt werden. Die Dosisverteilung bei diesen Segmentscans und deren Auswirkung auf Dosisindizes
und die effektive Dosis wurde nach unserer Kenntnis bislang nicht umfassend weitergehend untersucht. Sie
wird innerhalb des Vorhabens in Grenzen durch einen der simulationstechnischen Ansatze (s. Abschnitt
4.4.2.2) adressiert.

4.4.2 Simulationstechnisches Konzept

Als Pendant zu dem zuvor beschriebenen messtechnischen Ansatz waren, entsprechend der
Leistungsbeschreibung zum Vorhaben, fiir identische Geratetypen und Expositionsszenarien
Simulationsrechnungen vorzusehen. Hierbei waren ausschlieRlich Informationen zu verwenden, die in den
technischen Spezifikationen der Rontgenanlagen verflgbar sind, bzw. die sich aus den gewahlten
Untersuchungsprotokollen ergeben. Nach Ansicht des Projektteams, enthélt dieser Ansatz jedoch
substanzielle Schwachen, insbesondere da einige der fiir Simulationen bendétigten KenngréBen faktisch nur
Uber vorangehende Messungen sinnvoll zu bestimmen sind. In Abstimmung mit dem BfS erfolgte daher
eine Anpassung der Anforderung an die durchzufiihrenden Simulationsrechnungen. Es wurde entschieden,
alternativ zur urspriinglichen Leistungsbeschreibung zwei primar simulationstechnische Ansatze zu
verfolgen, die jedoch als Eingangsparameter wesentliche messtechnische GréRen enthalten.

4.4.2.1 Simulation von messtechnischen Dosisparametern

Als Ausgangspunkt flir den ersten simulationstechnischen Ansatz wurden an CBCT- und CT-Geraten
grundlegende technische Parameter als Eingangsgrofien fiir die Simulationen gemessen. Die
messtechnischen Daten wurden um Informationen zu den an den Geraten verfiigbaren
Untersuchungsprogrammen und Trajektorien der Strahlfiihrung erganzt. Auf Basis dieser Informationen
wurden Simulationsrechnungen in einem Parameterraum durchgefiihrt, der groRer als der messtechnisch
verfligbare ist.

Hierdurch wurden insbesondere folgende Schwachen vermieden:

1. Einrein messtechnischer Ansatz kann bei einer groReren Anzahl an Geraten leicht aufwandig
werden. Es erscheint effizienter, die Messtechnik auf wenige Basismessungen zu beschranken und
darauf aufbauend weitergehende Informationen durch Simulationen zu erhalten.

2. Unsicherheiten wie die Stabilitat der Rontgenrohrenspannung und Filtrierung bei wiederholten
Messungen kdnnen besser kontrolliert werden, was die Streuung der Ergebnisse minimiert und das
Erstellen von allgemeingliltigen Ergebnissen erleichtert.

3. Ein rein simulationstechnischer Ansatz erscheint, wie bereits erwdhnt, konzeptionell problematisch.
Ergebnisse und darauf basierende Aussagen nur aus Simulationsrechnungen alleine sind nicht
ausreichend belastbar. Es ist erforderlich zumindest einige Messungen zur Geratecharakterisierung
sowie Validierung der Simulationen durchzufihren.

4.4.2.2 Simulation iiber eine effektive Dosis als Kopplungsgrof3e

Der messtechnische Ansatz aber auch der simulationstechnische Ansatz nach Abschnitt 4.4.2.1 haben final
eine Limitation. Vergleiche auf der Basis von Dosisindizes haben eine gewisse Ferne von der
Strahlenexposition realer Patienten. Die Dosisverteilung, insbesondere bei CBCT-Aufnahmen ist inharent
inhomogen. Ein Vergleich der Strahlenexposition auf der Basis einer Dosisverteilung innerhalb eines
Prifkorpers und einer MessgroRe, die Uber die Dosisverteilung im Gesamtobjekt mittelt, ignoriert diesen
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Einflussfaktor. Es handelt sich hierbei nicht exklusiv um ein Problem in der Dosimetrie bei CBCT-Geraten.
Hier ist es allerdings besonders prominent, da die Trajektorien von CBCT-Geraten in den meisten Fallen auf
Kreissegmente beschrankt sind.

Aus den oben aufgefiihrten Griinden wurde ein weiterer Ansatz vorgeschlagen und in Abstimmung mit dem
BfS durchgefiihrt, der potenziell in der Lage ist, die aufgefiihrten Limitationen zu vermeiden.

Er basiert auf einem mehrstufigen Prozess. In der ersten Stufe sind grundlegende Messungen zur
Charakterisierung der untersuchten CBCT-Gerate vorgesehen — hier unterscheidet sich der Ansatz nicht von
dem nach Abschnitt 4.4.2.1. Danach kommt es jedoch nicht zur Simulation von technischen Prifkorpern,
sondern zur Simulation der Dosisverteilung in ICRP-Voxelphantomen.

In einem weiteren Schritt wird automatisiert aus den Dosisverteilungen in den ICRP-Phantomen, die sich
anhand der Simulationen von CBCT- und CT-Untersuchungen gleicher Regionen ergeben, eine effektive
Dosis fur beide Untersuchungsarten berechnet. Die effektive Dosis der CBCT-Untersuchung ist mit
derjenigen der CT-Untersuchung ins Verhaltnis zu setzen. Der sich ergebene Quotient kann als
Skalierungsfaktor genutzt werden, um CT- und CBCT-Untersuchungen basierend auf real applizierter Dosis
in Patienten ins Verhaltnis zu setzen.

Dieser, dritte Ansatz erscheint zukunftsweisend, da er die aktuell diskutierten Konzepte der
patientenindividualisierten Dosimetrie aufnimmt und darauf aufbauend ein libergreifendes
Dosimetriekonzept fiir die 3D-Bildgebung losgeldst von den technischen DosisgroRen entwickelt.

5 Anwendung und Bewertung der ausgewdhlten Konzepte
5.1 Die betrachteten Réntgengerate

Im Rahmen des Vorhabens wurden Messungen an 15 CBCT-Geraten und 2 Computertomographen
durchgefihrt.

5.1.1 Die betrachteten CT-Gerate

Im Rahmen des Projektes wurden zwei Computertomographen untersucht, ein GE Optima CT 660 und ein
Exemplar des Canon Aquilion ONE (s. Abbildung 8). Der untersuchte GE Optima 660 befindet sich an der
Physikalisch-Technischen Bundesanstalt in Braunschweig, der Canon Aquilion ONE im Stadtischen Klinikum
Braunschweig. Da flir die Messungen nach den Anséatzen in Abschnitt 4.4.1 keine grolRe Anzahl von CT-
Geraten benétigt werden und die Aufgabenstellung eine Untersuchung vornehmlich von CBCT-Geréten
vorsieht, wurden im Rahmen des Vorhabens ausschlieRRlich zwei Modelle von CT-Geraten betrachtet. Es ist
dabei auch zu beachten, dass zwischen unterschiedlichen Typen von Computertomographen eine kleinere
technische Variation besteht als zwischen unterschiedlichen Typen von CBCT-Geraten.

Abbildung 8: Links: GE Optima CT 660; Rechts: Canon Aquilion ONE
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5.1.2 Die betrachteten CBCT-Gerate

Eine Auflistung der untersuchten CBCT-Systeme findet sich in Tabelle 4. Ergdnzend wurden die
Strahlausdehnungen ldangs und orthogonal zur Patientenachse als Kollimation in z- und x-Richtung
aufgefihrt. Die hier angegebenen Kollimationen entsprechen den im Rahmen der Messungen ermittelten
Werten. Sie konnen bei anderen Geraten auch der gleichen Geratetypen abweichen.

Tabelle 4: CBCT-Gerdite, die im Rahmen des Vorhabens untersucht wurden

Gerateklasse Gerdte- | Hersteller Gerdtetyp Standort Kollimation in x
nummer undz/cm
Angiographie/ |1 Philips Allura Xper Klinikum 26,8 /20,7
Kardiologie Braunschweig
2 Philips Azurion 7 Klinikum Lineburg 26,8/20,7
3 Siemens Artis Zee EC Klinikum 23,1/18,0
(large detector) | Braunschweig
4 Siemens Artis Zee (small | Klinikum 10,8/ 10,8
detector) Braunschweig
5 Siemens Artis ZeeGo Klinikum 25,3/19,4
Braunschweig
6 Canon Infinix Klinikum Sande 19,4/19,3
7 Canon Infinix Klinikum 19,2 /19,6
Westerstede
C-Bogengerate | 8 Siemens Cios Spin Klinikum 16,1/ 16,1
Braunschweig
9 Siemens Cios Spin Klinikum 16,1/ 16,1
Braunschweig
10 Siemens Arcadis Orbic 3D | Klinikum 13,4/13,4
Braunschweig
11 Ziehm Vision RFD3D Vorfihrgerat des 19,8/ 19,6
Hybrid Edition Herstellers
Dental / HNO 12 Planmeca Viso G7 Klinikum 16,5/ 14,8
Braunschweig
13 Morita VeraviewEpocs Praxis am Sande, 8,6/9,1
R100 Lineburg
Spezialsysteme | 14 Siemens Multitom Rax Vorfiihrgerat des 26,0/ 26,5
Herstellers
15 Medtronic O-Arm Klinikum Magdeburg | 22,0/ 16,5 und

46,0 /34,5
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Es wurden sieben gangige Typen von Angiographie- bzw. Kardiologiegeraten untersucht. Eine eindeutige
Zuordnung zu einem der beiden Bereiche wird nicht vorgenommen, da etliche Gerate konzeptionell in
beiden Bereichen Anwendung finden kénnen. Vier Rontgenanlagen waren am Klinikum Braunschweig
verfligbar; drei Anlagen wurden in anderen Kliniken untersucht. Die Rontgenanlagen unterscheiden sich
alle zumindest in Details. Bei den beiden Infinix Rontgengerate liegt dabei nur eine leicht abweichende
Softwarekonfiguration vor. Somit bietet der Vergleich dieser beiden Gerate die Mdglichkeit zu untersuchen,
wie stark sich Exemplare eines Geratetyps unterscheiden knnen.

Weiterhin wurden vier C-Bogengerate untersucht. Drei der Rontgenanlagen waren am Klinikum
Braunschweig verfligbar, der Zugriff auf die vierte Anlage war lber ein Demonstrationsgerat der Firma
Ziehm moglich. Die beiden Cios Spin C-Bogengerate sind baugleich. Der Vergleich der Resultate dieser
Gerate ermoglicht es, genauso wie bei den Infinix-Geraten, Informationen (iber eine mogliche Variation
zwischen baugleichen Geraten zu erhalten.

Es wurden zwei CBCT-Rontgengerate untersucht, die konzeptionell sowohl fiir Fragestellungen in der
Dentalradiologie als auch in der HNO-Heilkunde verwendet werden kdénnen. Ein Gerdt war am Klinikum
Braunschweig verfiigbar. Das andere Gerat wurde von der Praxis am Sande in Liineburg zur Verfligung
gestellt.

Weiterhin wurden zwei Sondergerate untersucht. Betrachtet wurde ein Multitom Rax der Firma Siemens
Healthineers. Hierbei handelt es sich um ein konventionelles Rontgenprojektionsgerat, bei dem jedoch
Rontgenrohre und Detektor an robotergesteuerten Armen angebracht sind. An dem Gerat sind 3D-
Aufnahmen im Stehen und Liegen moglich. Ein Zugriff auf das Gerat war in einem Teststand der
Konzernzentrale von Siemens Healthineers in Forchheim moglich. Als zweites Sondergerat wurde ein O-
Arm der Firma Medtronic betrachtet. Das Gerat konnte am Klinikum Magdeburg untersucht werden.

5.2 Durchfiihrung der Messungen
5.2.1 Messungen an CBCT-Gerdten

5.2.1.1 Durchfiihrung der Messungen an CBCT-Geraten

Vor den hier vorgestellten Messungen wurden zahlreiche vorangehende Messungen und Untersuchungen
durchgefiihrt, um ein stimmiges Messprogramm zu erstellen. Dennoch zeigten sich aufgrund der
Charakteristika der einzelnen Rontgengerate immer wieder neue Herausforderungen, auf die im Einzelfall
reagiert werden musste.

Samtliches messtechnische Equipment wurde vor dem Einsatz durch die PTB kalibriert. Details zu den
Kalibrierungen der Messkammern sind in Anlage 3 aufgefiihrt. Die vielfach spektrumsabhangigen
Korrekturfaktoren wurden bei der Auswertung der Messwerte bericksichtigt.

Das Messprotokoll zur Analyse eines CBCT-Gerates sowie die zur jeweiligen Messung bendtigten
Hauptkomponenten sind in Tabelle 5 aufgelistet. Dariiber hinaus kamen insbesondere PTB-eigene,
kalibrierte Thermometer und Barometer zur Luftdichtekorrektur, Satze von Cu- und Al-Platten zur
Bestimmung der Halbwertschichtdicke der jeweils verwendeten Rontgenspektren, sowie ein Satz von 1 mm
starken Cu-Platten zum Einsatz. Die 1 mm starken Cu-Platten wurden zur Anpassung der spektralen
Parameter bei CBCT-Geraten bendtigt, bei denen keine willklrliche Festlegung der Rohrenspannung
moglich war.

Die Messungen nach Prifnummer 1 und 2 in Tabelle 5 wurden soweit moglich mit einem Prifkérper aus
drei zusammengesetzten CTDI-Priifkérpern (s. Abbildung 9) durchgefiihrt. Die groRere Ausdehnung des
Phantoms langs der Patientenachse wurde gewahlt, da gemaR theoretischer Abschatzung bei einem
Phantom dieser Lange das gemessene DLP sehr nah an dem bei einem unendlich langen CTDI-Prifkorper
gemessenen DLP.. liegt. Die Messungen erfolgten je nach dem betrachteten klinischen Protokoll mit dem
16 cm CTDI-Kopfphantom oder dem 32 cm CTDI-Korperphantom.

Bei dem Ansatz nach Prifnummer 1 erfolgte die Messung des DLP mit einer 300 mm-Stabkammer (DLP300).
Die Messung nach Priifnummer 2 ermittelt in Anlehnung an [2] die zentrale Dosis f(0) bei einer CBCT-
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Aufnahme. Die Messung erfolgte mit einer Farmerkammer. Wird f(0) mit der Kollimation in Richtung der
Patientenlangsachse (z-Achse) multipliziert, so sollte der erhaltene Wert dem DLPso0 aus Prifnummer 1

sehr nahekommen. Der anhand des Vorgehens nach Prifnummer 2 ermittelte DLP-Wert wird im Folgenden

als DLPy) bezeichnet. Beide Messungen wurden parallel durchgefiihrt, um zum einen eine unabhangige

Prifung der erhaltenen Messwerte zu erhalten. Zum anderen ermdoglichen es die Messungen, eine
Empfehlung dariiber abzugeben, wie bei einer moglicherweise in der Zukunft anzustrebenden Priifung, die
Messungen idealerweise durchgefiihrt werden kdnnen. Luftdruck- und Temperaturabhdngigkeit der
Dosismessungen wurden durch eine Messung der Umgebungsbedingungen zum Messzeitpunkt korrigiert.
Bei der Azurion 7-Angiographieanlage (Gerét 2 in Tabelle 4) war aus Zeitgriinden ausschlieRRlich eine

Messung von f(0) moglich.

Tabelle 5: Auflistung der wesentlichen Messungen an den CBCT-Gerdten sowie der primdr bendtigten Messutensilien

Prifnummer | Messung

Material

1 DLP mit 300 mm- Stabkammer 300 mm (PTW TM30017)
Stabkammer Unidos Elektrometer (PTW)
3-facher CTDI-Prifkorpersatz
2 DLP nach Verfahren von Farmerkammer 0,6 cm?® (Radcal 10X6-0.6)

Dixon Uber f(0) [2]

Unidos Elektrometer (PTW)
3-facher CTDI-Prifkorpersatz

3 Spektrum

Farmerkammer 0,6 cm3 (Radcal 10X6-0.6)
Unidos Elektrometer (PTW)

Auswahl an Cu- und Al Plattchen verschiedener Dicken

4 DFP

DFP-Kammer (PTW TA34019)
Diamentor Anzeigeeinheit (PTW)

5 Kollimation

Kollimationsphantom (Eigenkonstruktion)
3-faches CTDI-Kopfphantom
Priifkorper nach DIN 6868-3 mit Raster

6 Tischschwachung und
Kalibration fur Simulation

Farmerkammer 0,6 cm3 (Radcal 10X6-0.6)
Unidos Elektrometer (PTW)
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Abbildung 9:Die verwendeten CTDI-Priifkérper - a) dreifacher CTDI-Priifkérper, b) einfacher CTDI-Priifkérper mit 10 cm Einsatz

Flr Untersuchungen am stehenden Tisch ist die MessgréRe CTDI nicht sinnvoll [2]. Innerhalb des Vorhabens
wurde daher das DLP betrachtet, dass bei Messungen nach Prifnummer 1 direkt erhalten und bei
Messungen nach Prifnummer 2 berechnet wurde.

Die Messungen fiir die Bestimmung des DLP wurden fiir das Kopfphantom in den funf hierfiir vorgesehenen
Bohrungen der CTDI-Phantome durchgefiihrt und gemal allgemein lblicher Vorschrift gemittelt:

DLP = 1/3 X DLPzentrum + 2/3 X DLPPeripherie (4)

Bei Untersuchungen unter Verwendung des CTDI-Kérperphantoms schaut es anders aus. Flr die meisten
CBCT-Geréte ist das Messfeld (field of view — FOV) kleiner als 32 cm. Damit werden die dufReren Bohrungen
des 32 cm CTDI-Phantoms bei fast allen untersuchten CBCT-Geraten nicht wahrend der gesamten
Aufnahmetrajektorie exponiert (s. Abbildung 10 / links).

Abbildung 10: Schemazeichnungen der Exposition der Dosimeterpositionen bei einer CBCT-Untersuchung unter Verwendung eines
CTDI-Kérperphantoms; links: bei Positionierung der Sonden in den bei CT-Untersuchungen vorgesehenen Positionen; rechts:
modifizierte Positionierung der Sonden; Die Sondenpositionen sind rot markiert

Um eine konsistente Messung vorzunehmen wurde daher in den Féllen, in denen das FOV nicht die
ausreichende GroRe hat, anstelle der Bohrungen in der Peripherie des 32 cm CTDI-Phantoms diejenigen in
der Peripherie des 16 cm CTDI-Phantoms verwendet (s. Abbildung 10 / rechts). Die bei den Messungen
verwendeten Positionen der Sonden sind jeweils rot eingefarbt. Die gelb markierten Bohrungen sind mit
PMMA-Stopfen aufgefillt. Aufgrund der groReren Tiefe im Priifkorper sind die bei dem modifizierten
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Messaufbau gemessenen Werte kleiner als diejenigen, die in der Peripherie des 32 cm Phantoms gemessen
werden wiirden. Anhand von Simulationen zu den Auswirkungen auf den berechneten, gemittelten DLP in
beiden Messaufbauten wurden spektrumsabhangige Korrekturfaktoren fiir den modifizierten Messaufbau
ermittelt. Sie liegen fiir die im Rahmen des Vorhabens betrachteten Gerate zwischen etwa 1,7 und 2,4. Die
Korrekturfaktoren wurden bei der Auswertung berticksichtigt.

Bei dem Artis Zee (small detector) und VeraviewEpocs R11 (Gerédte 4 und 13 in Tabelle 4) sind die FOV mit
x-Kollimationen von 10,8 cm und 9,1 cm so klein, dass die in der Peripherie liegenden Bohrungen des 16 cm
CTDI-Phantoms nicht Gber die gesamte Aufnahmetrajektorie hinweg exponiert werden. Bei dem Viso G7
(Gerat 12 in Tabelle 4) ist mit 14,8 cm die x-Kollimation so groR, dass bei exakter Positionierung die
Messkammern gerade noch in der gesamten Aufnahmetrajektorie erfasst werden. Hierauf wurde durch
einen weiter modifizierten Mesaufbau reagiert. Bei dem Artis Zee (small detector) und dem Viso G7
wurden, als Beispiele von Geraten mit kleinem FOV, Messungen unter Verwendung eines abweichenden
CTDI-Prufkorpers durchgefiihrt, der iber einen Einsatz mit 10 cm Durchmesser verfiigt (s. Abbildung 9 b).
Flr die Messungen war abweichend nur ein CTDI-Prifkérper von 15 cm Lange verfligbar. Bei den
Messungen unter Verwendung dieses Prifkérpers wurde daher ausschlielRlich f(0) ermittelt, da Messungen
mit einer Stabkammer aufgrund der im Vergleich zur Lange der Stabkammer immer noch grof3en
Ausdehnung des Strahlenkegels in der z-Richtung keine validen Ergebnisse ermoglicht hatten.

In einem einfachen, 15 cm langen, CTDI-Priifkorper werden bei identischer Exposition kleinere Messwerte
ermittelt als unter Verwendung des 45 cm langen Dreifachprifkérpers. Dies resultiert aus dem im langen
Prifkorper erhéhten Eintrag von Streustrahlung an den Ort der Messsonden. Der Unterschied wurde
exemplarisch an einem Cios Spin-C-Bogengerat (Gerat 8 in Tabelle 4) ermittelt und bei der Auswertung
bericksichtigt. Fiir das CTDI-Kopfphantom betragt der Quotient der Dosismesswerte fir f(0) im 15 cm und
45 cm Phantom etwa 0,975 und fiir das CTDI-Kérperphantom etwa 0,934.

Der Priifkdrper mit dem 10 cm Einsatz ist konstruktiv von den anderen CTDI-Priifkdrpern verschieden.
Insbesondere kdnnen die exakten Positionen der Bohrungen sowie die Materialzusammensetzung
abweichend sein. Um die Auswirkung auf mit diesem Priifkdrper durchgefiihrte Messungen abzuschatzen,
wurden wiederholt Messungen des CTDIy mit der 100 mm Stabkammer bei 80 kV und 120 kV
Roéhrenspannung an einem Computertomographen mit diesem Priifkérper und einem Element des in den
Gbrigen Messungen verwendeten Dreifachprifkorpers durchgefiihrt. Der aus drei
Wiederholungsmessungen gemittelte Unterschied der CTDI,-Werte lag fiir beide Spannungen fiir das Kopf-
sowie das Kérperphantom unterhalb von 1%. Bei der Auswertung wurde der Unterschied nicht
bericksichtigt.

Bei dem VeraviewEpocs R100 (Gerat 13 in Tabelle 4) betradgt die x-Kollimation etwa 9,1 cm. Dieses hat zur
Folge, dass bei 3D-Aufnahmen bei diesem Gerat die peripheren Bohrungen in dem 10 cm Einsatz des
speziellen CTDI-Prifkdrpers nicht garantiert Giber die gesamte Aufnahmetrajektorie hinweg im Direktstrahl
liegen. Bei diesem CBCT-Gerat wurde daher ein dritter, alternativer Ansatz zur Messung des DLP
durchgefiihrt. Das DLP wurde ausschlieBlich iber eine Messung der Dosis auf der Zentralachse des 45 cm
langen CTDI-Kopfphantoms ermittelt. Der Konversionsfaktor zwischen der auf der Zentralachse
gemessenen und der unter Nutzung aller finf Positionen gemessenen Dosis ist vom Strahlspektrum
abhangig. Entsprechende Konversionsfaktoren wurden fir alle im Vorhaben aufgetretenen Strahlspektren
simuliert. Die Werte liegen zwischen etwa 1,13 und etwa 1,48. Unabhangig von der Simulation wurden bei
allen Geraten, bei denen Messungen mit einem 16 cm CTDI-Prifkorper erfolgt sind, Daten zu dem
Verhaltnis zwischen dem Messwert auf der Zentralachse und dem gemittelten CTDI-Wert ermittelt. Es
zeigte sich, dass die an den CBCT-Gerdten aus Messungen gewonnenen Verhaltnisse im Mittel bei 93% der
simulierten Werte lagen. Fir die Auswertung der Messwerte des VeraviewEpocs R100 wurde dieses
beriicksichtigt. Es ist zu vermuten, dass sich der Unterschied zwischen den simulierten und den
gemessenen Werten daraus ergibt, dass bei der Simulation eine 360° Exposition des Priifkorpers sowie eine
Rotationssymmetrie ohne Verwendung eines Patientenlagerungstischs angenommen wurde. Hierin
unterscheiden reale Untersuchungen an CBCT-Geraten von der Simulation.
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Der Arcadis Orbic 3D (Geréat 10 in Tabelle 4) hat im Unterschied zu den anderen Geraten keine rechteckige,
sondern eine achteckige Blende. Die Kollimation in x-Richtung betragt maximal 13,4 cm. Nachdem bei dem
Gerat in den Randbereichen durch die achteckige Form eine Verringerung der exponierten Flache besteht,
wurde auch bei diesem Gerat ausschlielich eine Auswertung anhand der Messung von f(0) durchgefihrt.

Die diagnostischen Referenzwerte (DRW) fiir die volumenbezogenen GroRen DLP und CTDI beziehen sich
auf eine Messung in einem einfachen, 15 cm langen, CTDI-Priifkérper unter Verwendung einer 10 cm-
Stabkammer. Im Rahmen des Vorhabens wurde anhand von Simulationen das Verhaltnis von DLP3o bzw.
DLPs1) zu den anhand von Messungen mit einer 10 cm-Stabkammer bestimmten Werten bestimmt. Es
zeigte sich, dass unabhangig vom Strahlspektrum Konversionsfaktoren von 0,86 fiir Messungen im CTDI-
Kopfphantom und 0,79 fir Messungen im CTDI-Kérperphantom angenommen werden kénnen, wenn ein
40 cm langer Priifkdrper angenommen wird. Die Werte gelten natirlich nur dann, wenn bei der 10 cm-
Stabkammer bei Kollimationen oberhalb von 4 cm eine Korrektur des Messwertes gemaf IEC 60601-2-44
[4] vorgenommen wird. Anderenfalls wiirden bei den an CBCT-Geraten vorkommenden Kollimationen die
Messungen an sich keinen Sinn mehr ergeben, da Kammer und Phantom deutlich Gberstrahlt werden. Die
Korrekturfaktoren wurden bei der Auswertung der Messwerte beriicksichtigt.

Fiir die Berechnung von DLPysg anhand von Messwerten aber auch fiir die durchgefiihrten Simulationen ist
es erforderlich, die Kollimation der CBCT-Gerate im Isozentrum bei den 3D-Aufnahmen zu kennen. Es
wurden innerhalb des Vorhabens drei unterschiedliche Herangehensweisen erprobt, um die Kollimation zu
bestimmen:

a) Zu Projektbeginn wurde ein neuartiger Priifkérper entworfen, der es konzeptionell gestattet, mit
einer einzigen Projektionsaufnahme die Kollimation im Isozentrum zu ermitteln. Abbildung 11 zeigt
ein Foto sowie eine Rontgenprojektionsausnahme des Priifkdrpers. Der Prifkorper besteht aus
einem wirfelférmigen, hohlen PMMA-Objekt, auf dessen Ober- und Unterseite kreisrunde
Kupferplattchen identischer GréRe planparallel und konzentrisch angebracht sind. Theoretische
Uberlegungen zeigen, dass einzig aufgrund der unterschiedlich groBen Abbildungen der beiden
Plattchen auf einer Rontgenaufnahme und der Ausdehnung des Strahlungsfeldes in der Aufnahme
am Detektor bei Kenntnis des Fokus-Isozentrumsabstandes die Kollimation im Isozentrum

bestimmt werden kann:
D

Deotiso =T * Déon " - (@ - D_f) (5)
mit

D:® = Bilddurchmesser Scheibe 1,

D,? = Bilddurchmesser Scheibe 2,

re = Abstand von Fokus und Isozentrum,

Dcoi’= Gemessene FeldgréRe am Detektor,

D = Scheibendurchmesser,

H = Abstand der Scheiben (Phantomhdohe).

Abbildung 11: Foto des Priifkérpers zur Ermittlung der Kollimation sowie représentative Réntgenaufnahme des
Priifkérpers
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Die einzige Voraussetzung fiur die Giltigkeit der Annahme ist, dass der Prifkorper auf der
Zentralachse des Rontgenstrahls positioniert wird. Der Abstand zur Rontgenquelle ist gemaR
Formel (5) ohne Einfluss auf das Resultat, was den Justageaufwand deutlich reduziert.

b) Der Prifkorper zur Konstanzpriifung nach DIN 6868-3 [21] enthalt ein Raster, mit dem die
Kollimation bestimmt werden kann (s. Abbildung 12). Im Unterschied zu der Herangehensweise
nach Unterpunkt a) ist es erforderlich, dass sich das Raster bei der Exposition im Isozentrum
befindet, um eine korrekte Kollimation zu ermitteln. Hieraus ergibt sich im Vergleich zu den
Messungen nach a) ein moderater Mehraufwand und potentiell ein erhéhter Unsicherheitsbeitrag
durch die Positionierungsunsicherheit des Rasters. Ist das Raster positioniert, kann die Bildgebung
entweder durch eine Projektionsaufnahme oder einen 3D-Scan erfolgen. Letzterer hat sich als
vorteilhafter erwiesen, da manche Gerate die Kollimation fur eine 3D-Aufnahme nochmals
gegeniber der bei Projektionsaufnahmen verfligbaren maximalen Blenden6ffnung vergroRern. Die
Auswertung erfolgt bei 3D-Aufnahmen anhand der Rohdaten (Projektionsdaten) und nicht am
rekonstruierten Bild.

Abbildung 12: Exemplarische Abbildungen von Priifkérpern nach DIN 6868-3

c) Ein dritter Ansatz besteht in der Auswertung der Abbildung des CTDI-Priifkdrpers bei den
dosimetrischen Messungen im Projektionsdatensatz (s. Abbildung 13). Nachdem diese Priifkorper
fiir die dosimetrischen Messungen ohnehin im Isozentrum positioniert werden miissen, entsteht
fiir die Bestimmung der Kollimation kein weiterer Mess- oder Justageaufwand.

Der CTDI-Priifkorper ist ausgedehnt, so dass der Schatten auf dem Bildempfanger nicht der
maximalen Ausdehnung des Priifkdrpers entspricht. Eine Korrektur ist jedoch mit Hilfe des
Strahlensatzes leicht moglich und wurde angewendet:

tan( arcsin ™

ds = 2, w (6)

()

TF
mit
dp® = Abgebildeter Durchmesser des Phantomes
re = Realer Radius des Phantomes
re = Abstand von Fokus zu Isozentrum

Durch die in der praktischen Umsetzung unvollkommene Zentrierung des Prifkorpers entsteht ein
kleiner Unsicherheitsbeitrag bei der Bestimmung der Kollimation.

Idealerweise sollten die Messungen nach a) bis c) zu gleichen Ergebnissen kommen. Es zeigte sich jedoch,
dass die Messungen nach a), obwohl sie theoretisch sehr robust sein sollten, gréReren Schwankungen
unterworfen waren. Hierflr konnte bis jetzt kein eindeutiger Grund festgestellt werden. Zu vermuten ist,
dass die in die Berechnung nach Formel (5) einflieBende Differenz der Quotienten der
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Plattchendurchmesser zu einer zu grolRen Unsicherheit bei der Berechnung des Abstands fiihrt. Innerhalb
des Vorhabens wurde daher soweit moglich auf Resultate der Bestimmung nach c) zurlickgegriffen. In
Einzelfallen, z.B. bei CBCT-Geraten mit einer Kollimation nur wenig oberhalb von 16 cm, wurden Daten aus
der Bestimmungsmethode nach b) verwendet.

Bei zahlreichen Rontgengeraten dndert sich die Position der Blenden wahrend einer 3D-Aufnahme
aufgrund mechanischer Unvollkommenheiten erkennbar. Daher wurde bei der Bestimmung der Kollimation
nach Methode c) grundsatzlich liber mehrere Messungen an verschiedenen Bildern gemittelt, um einen
reprasentativen Wert zu erhalten. Insofern ist diese Methode robuster als die beiden anderen vorgestellten
Herangehensweisen.

Abbildung 13: Exemplarische Abbildung eines CTDI-Priifkérpers mit 16 cm Durchmesser

Bei einigen CBCT-Geréten ist keine Blende auf den Aufnahmen der 3D-Serie zu erkennen. Hier wird von den
Herstellern willentlich die Kollimation so weit aufgezogen, dass der Detektor vollstandig exponiert ist.
Dieses geschieht mit der Intention, dass der Blendenschatten keine negativen Effekte auf die
Bilddatenrekonstruktion hat. Um diese leichte Uberexposition zu korrigieren, wurde in den Fllen, in denen
keine Blenden zu erkennen waren, die messtechnisch ermittelte Kollimation pauschal um 1% vergrof3ert
und in der Auswertung verwendet. War die Blende nur einseitig nicht zu erkennen, wurde die Kollimation
um 0,5% vergrolert. Es wurden im Rahmen des Vorhabens keine Messungen durchgefiihrt, um die
verwendeten Korrekturen zu verifizieren.

Die Ausdehnung des Strahls in der z-Richtung — parallel zur Patientenachse - wurde zur Berechnung von
DLPys) verwendet.

Die Ausdehnung des Strahls orthogonal zur z-Richtung (x-Richtung) wurde in der Auswertung verwendet,
um die bei den einzelnen CBCT-Geraten ermittelten Konversionsfaktoren k = DFP/DLP auf einheitliche
Kollimationen in x-Richtung zu normieren. Die Motivation hierzu ist anhand von Abbildung 13 direkt
ersichtlich. Der Wert des DLP ist nach einer vollstdndigen Exposition der Messkammern im CTDI-Phantom
unabhangig von einer weiteren Aufblendung in x-Richtung. Das zugehorige DFP vergrolRert sich aber weiter.
Hierdurch wird k eine Funktion der Kollimation in x-Richtung und lasst sich folglich nicht mehr mit je einem
Wert fiir Kopf und Kérperstamm angeben. Bei Aufnahmen des Kopfphantoms wurde das DFP zur
Berechnung von k auf eine Kollimation von 16 cm in x-Richtung skaliert, bei dem Kérperphantom auf eine
Kollimation von 32 cm. Bei der Untersuchung von Kopfprotokollen mit Hilfe des CTDI-Kopfphantoms findet
von wenigen Ausnahmen abgesehen eine Uberstrahlung des Priifkdrpers statt. Diese kann nach dem oben
geschilderten Ansatz direkt korrigiert werden. Bei Untersuchungsprotokollen des Kérperstamms wurde mit
Ausnahme einiger Aufnahmen am O-Arm von Medtronic nie eine Kollimation in x-Richtung von 32 cm oder
mehr erreicht. Rechnerisch wurde die hierdurch kleinere Expositionsflache beriicksichtigt, s. Formel (9) und
(10). Es ist bei den Untersuchungen unter Verwendung des Kérperphantoms allerdings ergdnzend zu
bericksichtigen, dass eine groRere exponierte Flache zu einem erhéhten Anteil an Streustrahlung am Ort
der Messsonden im Kopfphantom fiihrt. Der Einfluss der exponierten Flache auf die Messwerte des DLP
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Tabelle 6: Relative DLP-Werte bei partieller Exposition des CTDI-Kérperphantoms bezogen auf die Messwerte der Kammern im
Kopfphantom bei volistéindiger Exposition des 32 cm CTDI-Priifkérpers

FeldgroRe in x / cm 32 30 28 26 22 19 16 13,4
Spektrale Parameter

. By HWD / . . . -
(Rontgenréhrenspannung Relatives Signal, normiert auf 32 cm Exposition

. . mm Al
/ Filtration)
70 kV; 2,5 mm Al 2,44 | 1,000 0,983 0,958 0,950 0,891 0,840 0,773 0,681
80 kV; 3,5 mm Al; 0,1 mm
Cu 4,81| 1,000 0,991 0,973 0,946 0,893 0,839 0,772 0,674
100 kV; 2,5 mm Al; 0,5
mm Cu 8,78| 1,000 0,983 0,955 0,938 0,882 0,823 0,758 0,662

wurde simulationstechnisch fiir drei reprasentative Rontgenspektren und unterschiedliche
Expositionsflachen abgeschatzt. Die Resultate sind in Tabelle 6 aufgefiihrt. Sie werden in der Berechnung
von k gemaR den Formeln (9) und (10) berticksichtigt. Bei weiteren FeldgrofRen oder HWD-Werten der
Spektren wurden die individuell verwendeten Werte aus den berechneten Daten durch Extrapolation
ermittelt.

Das von Rontgengeraten angezeigte Dosisflachenprodukt DFP darf um 20% vom realen Wert abweichen.
Eine so grolRe Unsicherheit verhindert es, sinnvolle Aussagen zu tatigen. Aus diesem Grund wurden an allen
Rontgenanlagen die angezeigten DFP-Werte durch erganzende Messungen mit einer PTB-seitig kalibrierten
DFP-Kammer korrigiert. Hierzu wurde die DFP-Kammer auf dem Gehduse am Réhrenausgang montiert. Die
Messungen wurden bei Strahlspektren durchgefiihrt, die moglichst nahe an denen lagen, die bei den 3D-
Messungen der jeweiligen Geradte verwendet wurden. Die Korrekturfaktoren lagen zwischen 0,81 und 1,23.

Flr die Simulationen der 3D-Aufnahmen sowie fiir die Anwendung etlicher Korrekturfaktoren ist es
erforderlich, das Strahlspektrum, ausgezeichnet insbesondere durch die R6hrenspannung und die
Halbwertschichtdicke (HWD), prazise zu kennen. Die RGhrenspannung wurde nicht separat bestimmt,
sondern aus den durch die Anlage dokumentierten Expositionsparametern entnommen. Dieses ist moglich,
da die von Rontgenanlagen angezeigten Werte fiir ROhrenspannungen allgemein sehr nah am realen Wert
liegen. Die Halbwertschichtdicke wurde zunachst aus der Messung der Strahlintensitat im Direktstrahl
sowie nach der Zufligung von ein sowie zwei Kupferplattchen von jeweils etwa 0,2 mm Dicke berechnet. Es
zeigte sich, dass die anhand dieses Vorgehens berechnete Halbwertschichtdicke eine gréRere Unsicherheit
aufwies. Aus diesem Anlass wurde zu einem spateren Zeitpunkt im Projekt die Messung der HWD
umgestellt. Anstelle der zwei Kupferplattchen wurden sechs bis acht Aluminium-Quader unterschiedlicher
Dicke als Schwachungskorper in den Strahlengang gebracht. Als grofSte Aluminiumdicke wurde hierbei
ungefahr die doppelte, bereits aus den Messungen mit den Kupferplattchen ermittelte,
Halbwertschichtdicke verwendet. Die aus dieser Messung bestimmten HWD sind deutlich
vertrauenswiirdiger als diejenigen der Messungen mit den Cu-Platten. Sie werden fir die Gerate
verwendet, bei denen entsprechende Messungen moglich waren.

Fiir die Durchfiihrung der Simulationen wurde erganzend die Kerma im Isozentrum ohne Schwachung
sowie nach Schwachung durch den Patiententisch — soweit vorhanden — gemessen und auf das jeweils vom
Gerat dokumentierte DFP normiert.

Unterschiede in den Ergebnissen bei konzeptionell baugleichen oder zumindest sehr ahnlichen CBCT-
Geraten wurden anhand von Messungen an zwei Geratetypen erhoben. Hierzu wurden zwei Cios Spin C-
Bogengerate der Firma Siemens Healthineers sowie zwei Infinix Angiographiegerate der Firma Canon
verwendet.

Unterschiede bei wiederholter Messung an identischen Rontgengeraten wurden an drei
Angiographiegeraten bzw. Herzkatheterplatzen sowie zwei C-Bogengeraten ermittelt. Die Messungen
wurden an den Geraten Nr. 1, 3, 5, 8 und 9 aus Tabelle 4 durchgefiihrt. Ergdnzend hierzu wurde bei einem
Allura Xper-Gerat (Nr. 1 in Tabelle 4) die Messung des Verhéltnisses von DFP zu DLP im Kopf-Phantom ohne
Anwendung von Korrekturfaktoren fiinfmal durchgefihrt.
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An allen Rontgengeraten wurden Messungen mit den an den jeweiligen Geraten verfligbaren 3D-
Untersuchungsprotokollen durchgefiihrt. Hierbei wurde gerateseitig zwar allgemein zwischen
Untersuchungen des Kopfbereichs und des Korperstamms unterschieden. Es erfolgte jedoch bei vielen
CBCT-Geraten in den Untersuchungsprotokollen keine Differenzierung zwischen unterschiedlichen
Organbereichen des Kérperstammes.

5.2.1.2 Auswertung der Messungen an CBCT-Geraten und Abschatzung der Messunsicherheit

Die Auswertungen wurden mit Microsoft-EXCEL durchgefihrt.

Die Konversionsfaktoren kg und ksgomm bei Verwendung der GréRe f(0) bzw. unter Nutzung der direkten
DLP-Messungen unter Verwendung der 300 mm-Stabkammer wurden wie folgt berechnet:

Fiir die Messungen im Kopfphantom:

_ __DFPkprp 16

kro) = DLP300°kCTDIL 0 /Kollimationx @)

k _ DFP-kpgp ) 16/ (8)
300mm ™ £(0)-Kollimation,-kcrpiy oo Kollimation ,.

Flr die Messungen im Korperphantom:

kro) = DLP3OOL-)I:1~1::;£ZTD1100 ' 3Z/Kollimation x )

k3oomm = f(o)-KollichI;:niPkaiefe-kCmeo ' 32/1('ollimation x (10)

mit

ks(0), k3oomm: Konversionsfaktoren zwischen DFP und DLP fiir den Ansatz lber f(0) sowie die Messung mit
der 300 mm-Stabkammer

DFP: Anzeigewert des Dosisflichenproduktes am Réntgengeréat in cGy*cm?

DLP3g0: Messwert des DLP mit der 300 mm-Stabkammer in mGy*cm

f(0): Messwert der Farmerkammer in mGy

Koep: Faktor zur Korrektur der Abweichung des angezeigten DFP-Wertes vom realen Wert
kcroi, g, Konversionsfaktor der Messung von CTDI3g0zu CTDl1go

Kriefe: Korrekturfaktor zur Kompensation der Messung in den peripheren Bohrungen des Kopf-

anstelle des Koérperphantoms; hierbei wird auch die Verringerung des Signals durch partielle Exposition des
Kérperphantoms ansatzweise berticksichtigt

Kollimation,, Kollimationy:
Ausdehnung des Strahlenfeldes im Isozentrum senkrecht und parallel zur Patientenachse

Die Messunsicherheiten der Messgerate liegen unterhalb von 1,5% (s. auch Tabelle 8) und sind damit im
Vergleich zu anderen Einflussfaktoren auf die Unsicherheit der Messergebnisse unbedeutend. Sie werden
daher nicht weiter betrachtet. Stattdessen wurden folgende flinf Untersuchungen durchgefiihrt, um
relevante Einflussfaktoren auf die Unsicherheit der Konversionsfaktoren zu ermitteln:

1. Reproduzierbarkeit der Messungen mit CTDI-Prifkérpern an einem Gerat; Der hier bestimmte
Beitrag zur Unsicherheit ist insbesondere durch die geometrischen Variationen im Aufbau der
Messapparatur bestimmt.

2. Unterschied der Ergebnisse k) und kspomm innerhalb einer Messreihe an einem CBCT-Gerat. Durch
diesen Vergleich lassen sich insbesondere Unsicherheitsbeitrage bei Bestimmung der Kollimation in
z-Richtung, durch Inhomogenitaten im Strahlenfeld sowie der moglicherweise nicht vollstandigen
Exposition der Stabkammer bei Messungen in den peripheren Positionen erfassen.
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3. Unterschied der Konversionsfaktoren zwischen baugleichen Rontgengeraten. Durch diesen
Vergleich lassen sich insbesondere herstellungsbedingte aber auch gebrauchsabhangige
Einflussfaktoren auf die Unsicherheit erfassen.

4. Unsicherheit der ermittelten Halbwertschichtdicke sowie des Ansprechvermdgens der DFP-Kammer
des CBCT-Gerates zu unterschiedlichen Zeitpunkten. Die Korrekturfaktoren kriefe Und kpep sind stark
vom Rontgenspektrum abhangig.

5. Unsicherheit der ermittelten Kollimation

Im Rahmen des Vorhabens wurden exemplarische Messungen durchgefiihrt, um die vermuteten
Haupteinflussfaktoren zu ermitteln und eine sinnvolle Abschatzung der Unsicherheit der k-Faktoren zu
ermoglichen. Die Messungen kénnen dabei nicht als abschlieend angesehen werden.

Zu 1:

An einer Allura Xper (Gerat 1 in Tabelle 4) wurde fiinfmal eine Messung von DLPsq0 sowie von f(0) unter
Verwendung des CTDI-Kopfphantoms durchgefiihrt. Die Messapparatur wurde dabei vollstdandig abgebaut
und erneut aufgebaut und justiert. Die Messungen fanden in einem Zeitraum von mehreren Monaten statt.
Flr die Abschatzung wurde das CTDI-Kopfphantom verwendet, da es sich bei den Messungen zeigte, dass
bei diesem Phantom die Wahrscheinlichkeit von leichten Verschiebungen der Apparatur bei den
Messungen deutlich grofRer war als bei der Verwendung des sehr schweren Kérperphantoms. Die durch
geometrische Einfliisse bedingte Variabilitdt von k ist daher erwartungsgemaR groRer.

Die relative Standardabweichung des Messwertes von DLPsq0 aufgrund dieses Einflusses betrug etwa 2,6%,
diejenige von f(0) etwa 2,2%.

Unabhangig von der vorangehend beschrieben Priifung wurden bei finf CBCT-Geréaten (3
Angiographieanlagen und 2 C-Bogengerate) die vollstandigen Messungen nach Tabelle 5 im Abstand von
einigen Monaten jeweils einmalig wiederholt. Die Quotienten der vom Gerat angezeigten DFP und der mit
der 300 mm-Kammer gemessenen DLP-Werte variieren bei Messungen am CTDI-Kopfphantom im Bereich
zwischen 2% und 7%, bei dem Korperphantom zwischen 1% und 6%.

Aus den beiden aufgefiihrten Tests lasst sich schlussfolgern, dass die Messungen des DLP und DFP bei
unterschiedlichen Geraten mit einer geringen Wiederholungsunsicherheit durchgefiihrt werden kénnen.

Zu 2:

An den meisten Geradten war es moglich, Messungen mit der 300 mm-Stabkammer und mit der
Farmerkammer sinnvoll auszuwerten. Im Idealfall sollten ko) und kzpomm Nahezu identisch sein.

Der Medianwert der relativen Abweichungen beider Konversionsfaktoren betrug 5%. Sowohl bei den
Messungen mit dem Kérperphantom als auch bei denen mit dem Kopfphantom gab es jedoch jeweils ein
Gerat, bei dem aus aktuell nicht bekannten Griinden der Unterschied zwischen beiden Konversionsfaktoren
bei etwa 20% lag. Denkbar ist, dass die Abweichungen auf Fehler in der Messdurchfiihrung zuriickzufiihren
sind. Ebenso realistisch ist es, dass bei den entsprechenden Geraten die Strahlenfelder nicht der bei der
Berechnung von DLPso angenommenen Rechteckform entsprechen.
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Zu 3:

An einem Typ von C-Bogengerat (Cios Spin; Gerate Nr. 8 und 9 in Tabelle 4), und einem Typ
Angiographiegerat (Infinix; Gerdte Nr. 6 und 7 in Tabelle 4), war es moglich, zwei jeweils annahernd
baugleiche CBCT-Gerate zu vergleichen. Bei den beiden Kopfprotokollen unterschieden sich die k-Faktoren
um 4% bzw. 15%, bei dem Korperprotokoll betrug die Differenz 11%.

Zu 4.

Uber einen groRen Teil des Projektes wurden die Strahlspektren einzig anhand von drei Messpunkten aus
einer Messung im ungeschwachten Strahl sowie zwei Messungen mit unterschiedlich dicken
Kupferplattchen bestimmt. Es zeigte sich bei wiederholt untersuchten CBCT-Geraten, dass aus diesem
Ansatz eine relevante Unsicherheit mit Abweichungen in den ermittelten HWD von mehr als 20%
resultierte. Nachdem zahlreiche der Korrekturfaktoren deutlich vom Strahlspektrum abhangen, ist dieses
als Hauptunsicherheitsquelle anzusehen. Gegen Projektende wurde daher ein Ansatz verfolgt, bei dem
unter Verwendung von Al-Platten mindestens sechs Stiitzpunkte gemessen wurden. Der zeitliche
Mehraufwand fiir diesen Ansatz ist gering. Die Unsicherheit der so ermittelten HWD-Werte wird mit 5%
abgeschétzt (s. Abschnitt 5.4.1). Bei einer Uberfiihrung der Resultate in eine praktische Anwendung ist
darauf zu achten, dass dieser Unsicherheitseinfluss bericksichtigt wird.

Zu 5:

Zur Ermittlung der Unsicherheit der Kollimation wurden zum einen Messungen verglichen, in denen anhand
des CTDI-Phantoms die Kollimation zu unterschiedlichen Zeitpunkten bestimmt wurde und zudem die
Abweichung zwischen den mit dem Prifkérper nach DIN 6868-3 bestimmten Werte von denen, die mit
dem CTDI-Phantom bestimmt wurden.

Es zeigte sich, dass die Abweichungen in x- und z-Richtung sehr dhnlich waren. Die an unterschiedlichen
Messtagen ermittelten Kollimationen unterschieden sich im Mittel um 1,3 %, bei einem Maximalwert von
3,2%. Der Unterschied der mit den beiden unabhadngigen Methoden ermittelten Kollimationen betragt im
Mittel 1,4% mit einem Maximalwert von 3,8%.

Aufgrund der durchgefiihrten Untersuchungen wird die relative Unsicherheit von ks sowie kzoomm flir
Kopfprotokolle mit 7,5% und fur Kérperprotokolle mit 15% angenommen. Die Unsicherheit resultiert im
Wesentlichen daraus, dass fiir die CBCT-Gerate, die nicht direkt im Zugriff am Klinikum Braunschweig sind,
keine nachtragliche, verbesserte Bestimmung der HWD und der darauf aufbauenden Korrekturfaktoren
moglich war. Bei einem optimierten Verfahren sind Unsicherheiten von 5% fiir das Kopf- und 10% fir das
Kérperphantom anzunehmen.

Flr die berechneten Mittelwerte k werden anhand der aktuellen Messungen als Unsicherheiten 5% bzw.
11% angenommen. Aufgrund der Arbeiten zu Nr. 4 wird als Unsicherheit fiir die Bestimmung der
Halbwertschichtdicke einheitlich 0,5 mm Al angenommen.
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5.2.2 Messungen an CT-Gerdten

5.2.2.1 Messungen fiir den Ansatz des direkten Vergleichs der technischen MessgréBen

An den CT-Geraten wurden die in Tabelle 7 aufgefiihrten Parameter variiert und die Auswirkungen auf die
Konversionsfaktoren k betrachtet.

Tabelle 7: Liste der betrachteten Untersuchungsparameter

Gerat Rohrenspannung Formfilter Nominelle
Kollimation

GE Optima CT 660 80 kV, 100 kv, 120 kV, 140 kV | head, large body | 20 mm, 40 mm

Canon Aquilion ONE 80 kV, 120 kV S, L, LL 16 mm, 32 mm

Die MessgroRen zur Bestimmung des DFP und DLP kdnnen nicht bei einer einzelnen Exposition ermittelt
werden. Es wurden wiederholte Expositionen unter Verwendung identischer Untersuchungsparameter
durchgefiihrt und daraus k wie folgt berechnet:

DFP _  K,dyd,
DLP ~ CTDlyoj-dznom

(11)

Die Luftkerma K, wurde mit einer Farmerkammer des Typs RadCal RC10x6-0.6 im Isozentrum bei einer
Umdrehung der Rhre gemessen.

Das CTDlyo wurde mit dem dreifachen CTDI-Priifkdrper unter denselben Aufnahmeparametern wie bei der
Bestimmung der Luftkerma gemessen.

Die effektive Kollimation orthogonal zur Patientenlangsachse d, wurde aus der relativen Dosisverteilung
hinter dem Formfilter bestimmt. Hierzu musste die Dosisverteilung in x-Richtung im Isozentrum gemessen
werden. Die Intensitatsverteilung wurde mit Hilfe der COBRA-Methode, wie in [22] beschrieben, ermittelt.
Bei diesem Ansatz wurde eine Farmer-lonisationskammer des Typs Radcal RC10x6-0.6 zwischen Gantry und
Isozentrum platziert und der zeitliche Dosisverlauf bei einer Umdrehung der R6hre aufgenommen.
Wahrend dieser Umdrehung sieht der Detektor den Formfilter zeitlich aufgeldst aus verschiedenen
Winkeln. Die zeitliche Anderung des Messsignals wurde mit einem in der PTB entwickelten Programm in
einen winkelabhangigen Dosisverlauf hinter dem Formfilter umgerechnet. Unter Annahme
vernachldssigbarer Luftschwachung wurde daraus mit Hilfe des bekannten Abstandes zwischen dem
Rontgenfokus und dem Isozentrum das raumliche Dosisprofil berechnet (s. Abbildung 14).

Im nachsten Schritt wird mit Hilfe eines Python-Skriptes die Flache A unter der Kurve nach Abzug des
Untergrundes berechnet. Der Untergrund wird aus einem Bereich genligend weit entfernt von x = 0
abgeschatzt. Das Maximum der Kurve Dy, wird in einem gentigend grofRen Bereich nahe beix = 0
gemittelt. Die effektive Breite d,, berechnet sich aus dem Rechteck mit der Flache A und Hohe Dy, 44:
dy = == (12)

Dmax

Die effektive Kollimation parallel zur Patientenldngsachse d, wurde aus den Messwerten einer 100 mm-
Stabkammer des Typs PTW TM30017 (MessgroRe: Dosislangenprodukt) und einer Farmerkammer des Typs
RadCal RCO.6 (MessgroRe: Einfallsdosis) berechnet. Die Luftkerma im Isozentrum K, und das
Dosislangenprodukt frei in Luft DLP,;- werden jeweils bei einer Umdrehung der Rohre gemessen und
durcheinander geteilt, woraus sich die Kollimation im Isozentrum ergibt:

_ DLPyjr
= A

d, (13)

Die nominelle Kollimation in z-Richtung d, ,,on, ergibt sich aus den Einstellungen im verwendeten
Untersuchungsprogramm.
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Abbildung 14: Bestimmung der effektiven Kollimation dx am CT: Aus der Dosisverteilung hinter dem Formfilter (blau)
Bestimmung des Maximums und Untergrundes (gestrichelt). Danach Anpassung einer Rechteckfunktion (in rot) mit
derselben Fldche unter der Kurve.

Im Unterschied zur Auswertung der Messungen an CBCT-Geréten (s. 5.2.1.2) wurden die Korrekturfaktoren
an den CT-Geraten nicht auf 16 cm fiir das Kopf- bzw. 32 cm fiir das Kérperphantom normiert. Der
Hintergrund hierflr ist, dass durch die bei CT-Geraten verwendeten Formfilter die Dosisverteilung
orthogonal zur Patientenlangsachse stark nichtlinear ist.

5.2.2.2 Unsicherheit fiir den Ansatz des direkten Vergleichs der technischen Messgroflen am CT

Die Unsicherheitsbeitrage sind in Tabelle 8 angegeben. Sie ergeben sich durch Fehlerfortpflanzung aus den
Unsicherheiten fur CTDI, K, dy und d,,.

Die Unsicherheit fiir den CTDI berechnet sich aus den folgenden GroRen:

Die Kalibrierung der Stabkammer wurde an der PTB in den Strahlungsqualitaten RQT8, RQT9 und
RQT10 durchgefiihrt und mit einer entsprechenden Unsicherheit versehen, die identisch ist fir
Kalibrierungen von Kundengeraten.

Die Strahlungsqualitat bei den Untersuchungen unterscheidet sich von der
Referenzstrahlungsqualitat der Kalibrierung. Die Unterschiede im Kalibrierfaktor wurden
konservativ abgeschatzt, indem zwischen den Kalibrierpunkten interpoliert wurde.

Die Reproduzierbarkeit bezieht sich auf einen vollstandigen Neuaufbau der Messanordnung, und
wurde einmalig am Optima 660 durchgefihrt.

Die Unsicherheit fiir Temperatur und Dichte ist konservativ abgeschétzt. Sie ist klein, da Messwerte
durch einen Temperatur- und Dichtesensor erhoben und die Messwerte entsprechend korrigiert
wurden.

Die Unsicherheiten der x- und z-Kollimationen ergeben sich aus den Messverfahren und sind im Fall
von d, von der Kalibrierung der Stab- und der Farmerkammer dominiert. Im Fall von d,, berechnet
sich die Unsicherheit aus der Unsicherheit der Bestimmung der Flache, des Maximums und des
Untergrundes des Dosisprofils.

Die Gesamtunsicherheit uges betragt 2,8 %.
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Tabelle 8: Unsicherheitsbudget der Bestimmung der Konversionsfaktoren mit Hilfe des messtechnischen Ansatzes an den CT-

Gerdten.

MessgroRe | Unsicherheitsbeitrag ulk=1)/%

CTDI Kalibrierung 0,75
Extrapolation zur Strahlungsqualitat der Messung 0,13
Reproduzierbarkeit 0,2
Temperatur und Dichte 0,2
UcTpI 14

K, Kalibrierung 0,4
Extrapolation zur Strahlungsqualitat der Messung 0,13
Reproduzierbarkeit 0,2
Temperatur und Dichte 0,2
Ug, 1,4

d, Ug, 1,0

d, ug, 1,5
Uges 2,8

5.2.2.3 Ermittlung der Inputparameter fiir die Simulation

Die technischen Parameter zur Simulation von CT-Geraten wurden entsprechend eines Messverfahrens
nach [22] ermittelt:

1.

4.

Bestimmung des Rontgenspektrums: Ein ungefiltertes Wolfram-Spektrum mit derselben
Rontgenrohrenspannung und demselben Anodenwinkel wie das entsprechend dem
Untersuchungsprogramm an dem betrachten CT-Gerat verwendete wurde mit dem Programm
SpekCalc, Windows release 1.1, [23] erzeugt und rechnerisch mit Aluminium gefiltert. Die
Schwachungskurve des rechnerisch gefilterten Spektrums wurde mit einer am betrachteten CT-
Gerat gemessenen Schwachungskurve verglichen. Die Differenz wurde durch Variation der
berechneten Aluminium-Filterung minimiert. Das Spektrum mit minimaler Differenz entspricht dem
Aluminium dquivalenten Spektrum.

Bestimmung des Formfilters: Es wurde eine winkelabhangige Dosisverteilung hinter dem Formfilter
mit Hilfe der COBRA-Methode aufgenommen. Das gemald 1. bestimmte Spektrum wurde mit
zusatzlichen Aluminium-Filtern fiir jede Winkelposition belegt, bis die berechnete Schwachung der
gemessenen Schwachung entsprach. Siehe hierzu auch Abschnitt 5.2.2.1.

Bestimmung der experimentellen Kollimation in z-Richtung: Messung des DLP mit einer
Stabkammer und der Luftkerma K, mit einer Farmerkammer bei einer Umdrehung bei identischen
Expositionsparametern. Die Kollimation in z-Richtung berechnet sich als d, = DLP /K,,. Siehe
hierzu auch Abschnitt 5.2.2.1.

Entnahme des Fokus-Isozentrum-Abstands aus den Spezifikationen des CT-Gerates.
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Die technischen Parameter zur Simulation von CBCT-Geraten wurden wie folgt ermittelt:

1. Bestimmung des Rontgenspektrums: aus Vergleich zwischen Rechnung und
Schwachungsmessungen entsprechend Abschnitt 5.2.1.1

2. Kollimation in x-Richtung d, (orthogonal zur Patientenldngsachse), im Isozentrum:
Bestimmung mit Hilfe dreier unabhangiger Messverfahren, s. Abschnitt 5.2.1.1

3. Kollimation in z-Richtung d, (parallel zur Patientenlangsachse), im Isozentrum:
Bestimmung mit Hilfe dreier unabhangiger Messverfahren, s. Abschnitt 5.2.1.1

Entnahme des Fokus-Isozentrum-Abstands aus den Spezifikationen des CT-Gerates.

Startwinkel der Drehung: aus dem betrachteten Aufnahmeprotokoll enthommen

Drehwinkel: aus dem betrachteten Aufnahmeprotokoll entnommen

5.3 Durchfiihrung der Simulationen

Die Simulationen wurden mit einer nominellen Kollimation von 16 mm bei dem Aquilion ONE
beziehungsweise 20 mm am Optima 660 durchgefiihrt. Bei den Spiralscans wurde ein Pitch von 1
verwendet. Es wurde tGber den nominellen Scanbereich hinaus jeweils eine halbe Drehung zusatzlich an
beiden Seiten angenommen, um das Overranging bei realen CT-Untersuchungen zu bericksichtigen.

5.3.1 Das Simulationskonzept

Es wurden, wie in Abschnitt 4.4.2 vorgestellt, zwei unterschiedliche Ansatze bei den Simulationsrechnungen
verfolgt. Im ersten Ansatz wurden analog zum messtechnischen Ansatz Dosismessgrof3en unter Annahme
eines exponierten dreifachen CTDI-Priifkdrpers bestimmt. Hiermit war es moglich, den Parameterraum der
Messungen zu erweitern und Messergebnisse zu verallgemeinern (vgl. Abschnitt 4.4.2.1). In einem zweiten
Ansatz wurde die Dosisverteilung in einem anthropomorphen Voxelphantom betrachtet. Durch die
Einbeziehung von Organdosiswerten ist eine Kopplung der technischen Dosisindizes liber das mit der
Untersuchung verbundene Gesundheitsrisiko moglich (vgl. Abschnitt 4.4.2.2).

Die Simulationen wurden mit dem Programm ImpactMC in der Version 1.6.1 durchgefiihrt. ImpactMC
berechnet 3D-Dosisverteilungen von CT- und CBCT-Untersuchungen mit Hilfe von Monte-Carlo
Algorithmen. Als Input bendétigt es Aufnahmen des betrachteten Objektes im DICOM-Format sowie
geratespezifische Parameter. Weiterhin werden geratespezifisch Angaben zu den Expositionsparametern
bendtigt.

5.3.2 Simulation von CTDI-Priifkdrpern

5.3.2.1 Methodik

Die Simulationen der CTDI-Priifkorper erfolgten unter Annahme eines stehenden Tischs, entsprechend der
Durchfiihrung von CTDI-Messungen an CT-Geraten. Analog zum rein messtechnischen Ansatz wurden
Konversionsfaktoren k direkt Gber die Berechnung der messtechnischen GréRen berechnet:

DFP _ Ka-dydg
DLP DLP

(14)

Die GroRe K, steht fiir die Luftkerma frei in Luft bei einer Umdrehung der Réhre, d,. und d,, fiir die effektive
Kollimation in x- bzw. z-Richtung. Sie ergeben sich aus messtechnisch gewonnenen Eingabeparametern. Die
Dosisverteilung in der Aufnahme der CTDI-Prifkérper wurde unter Verwendung des CTD/300-Konzeptes
simuliert (s. Abbildung 15). Um eine Konsistenz zu den messtechnischen Arbeiten sowie den publizierten
DRW zu wahren, wurden die Daten danach genauso wie bei den Messungen, s. Abschnitt 5.2.1.1, in das
CTDl;100 Konzept konvertiert. Die Aufnahme in Abbildung 15 wurde am Optima 660 erstellt, wobei der Tisch
analog zur Methode in Abschnitt 5.3.3.2 separat eingefligt und angepasst wurde.
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Abbildung 15: Screenshot der Simulation am dreifachen CTDI-Phantom, durchgefiihrt mit dem Programm ImpactMC, Version 1.6.1.

Im Fall der CT-Gerate liefern die Simulationen im Vergleich zu den Messungen kaum relevant weitere
Informationen. Sie wurden deshalb nicht durchgefiihrt. Im Fall der CBCT-Geréte liefern die Simulationen
hingegen einen Mehrwert zu den Messungen, da Parameter einzeln verandert und der resultierende
Einfluss bewertet werden kénnen. Erst durch die Simulationen kann mit vertretbarem Aufwand getestet
werden, wie robust der Ansatz ist. Im Rahmen des Vorhabens wurde der Einfluss von Variationen des
Rontgenspektrums (Rontgenrohrenspannung und Filtration) untersucht.

5.3.2.2 Durchfiihrung

Es wurden Simulationen fir das Allura Xper, Artis Zee EC, Cios Spin und Viso G7 CBCT-Gerat (Gerdte Nr. 1, 3,
8 und 12 in Tabelle 4) durchgefiihrt. Die bendtigten Eingabedaten sind in 5.3.3.2 ausfiihrlich beschrieben.

Die Filterung der CBCT-Spektren wurden entsprechend Abschnitt 5.2.1.1 auf Grundlage von
Schwachungsmessungen ermittelt. Die Spektren wurden auf Grundlage dieser Werte mit SpekPy, Version
2.0 berechnet.

Wegen der teils groRen Ausblendung in z-Richtung wurden Simulationen des CTDIzo am dreifachen Kopf-
Phantom durchgefiihrt. Wie im Abschnitt 5.2.1.1 beschrieben, wurde fiir die endglltige Berechnung des
Konversionsfaktoren nur eine Ausblendung in x-Richtung von 16 cm betrachtet, da Photonen unter einem
gréReren Offnungswinkel nicht zur Dosis im CTDI-Priifkérper beitragen.

5.3.2.3 Unsicherheit der Konversionsfaktoren aus Simulation der messtechnischen GréRen

Flr die Bestimmung der Unsicherheit des Konversionsfaktoren wurden Simulationen durchgefiihrt, in
denen einzelne Parameter entsprechend ihrer realistischen Variation verandert wurden, um daraus die
Abweichung zum Simulationsergebnis mit Standardparametern zu berechnen. Daflir wurden exemplarisch
Untersuchungen unter Verwendung des Artis Zee (Gerat Nr. 3 in Tabelle 5) bei einer Rohrenspannung von
73 kV angenommen. Die Ergebnisse sind in Tabelle 9 zusammengefasst.

Es ergibt sich eine kombinierte Standardunsicherheit von 2,7 % (k=1) fiir die Bestimmung des
Konversionsfaktors.

40



Tabelle 9: Unsicherheitsbudget fiir die Berechnung des CTDI anhand von Simulationen an einem dreifachen CTDI-Kopfphantom
mittels ImpactMC.

GréRe Variation ui/%(k=1)
Tischdichte 0,85 g/cm3 — 1,45 1,6

g/cm3
Kollimation x +/-10 mm 0,2
Kollimation z +/-10 mm 0,2
Fokus-Bildempfanger-Abstand | +/-2 mm 0,0
Filter +/-0,1 mm Al 2,0

+/- 0,01 mm Cu
Réhrenspannung +/-1kV 0,6

uges=2,7% (k=1)

5.3.3 Simulation anthropomorpher Voxelphantome

5.3.3.1 Methodik

Im zweiten Simulationsansatz wurden Konversionsfaktoren auf Grundlage des Gesundheitsrisikos durch
eine Strahlungsexposition berechnet (vgl. Abschnitt 4.4.2.1). Hierzu wurden durch Simulationsrechnungen
zunachst Organdosiswerte und daraus weitergehend unter Verwendung von Gewebewichtungsfaktoren
Werte fiir die effektive Dosis unter Verwendung eines ICRP Standardphantoms nach ICRP-Bericht 110 [24]
als exponiertem Korper berechnet (s. Abbildung 16). Die Originalparameter des ICRP-Phantoms wurden
mittels eines Python-Skriptes in DICOM-Format zur Nutzung in ImpactMC konvertiert. Das Phantom basiert
auf CT-Aufnahmen einer Person, die an Referenzwerte angepasst wurden (Ldnge 176 cm, Gewicht 73 kg).
Die Voxel sind isotrop mit einer Kantenlange von 8 mm. Die Arme des Phantoms wurden vor den
Simulationen handisch entfernt, da sie in typischen CT- und CBCT-Aufnahmen so platziert werden, dass sie
auBerhalb des Untersuchungsbereiches liegen, in dem Phantom jedoch seitlich neben dem Korper
positioniert sind. Die nach der Entfernung der Arme erhaltene Koérperform entspricht eher derjenigen, die
bei klinischen Untersuchungen auftritt.

Abbildung 16: Screenshot des médnnlichen Voxelphantoms des ICRP-Berichtes 110. Die Arme wurden entfernt, da sie bei
Untersuchungen am Kérperstamm im Normalfall iiber dem Kopf gelagert werden und somit nicht im Strahlengang liegen. Zusdtzlich
wurde ein Tisch eingefiigt, dessen Dichte gerdtespezifisch angepasst wurde.
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Das ICRP-Phantom ist ein Kérper ohne eine zugehorige Patientenlagerungshilfe. Diese ist bei CT- und den
meisten CBCT-Untersuchungen jedoch ebenso prasent und im Strahlengang enthalten. Es wurde daher vor
den Simulationen zusatzlich ein Patientenlagerungstisch eingefiigt. Die Parameter wurden anhand einer
Aufnahme des Tisches des Optima 660 an der PTB ermittelt. Der Tisch wurde in den DICOM-Daten
unterhalb des Phantoms positioniert. Dem Tisch wurde ein fester HU-Wert zugewiesen, so dass in
ImpactMC ein dediziertes Material zugeordnet werden konnte. Dazu wurden typische Werte einer
Karbonfaser gewahlt, also 70 Vol% Kohlenstoff und 30 Vol% einer Kunststoffverbindung. Als
Kunststoffverbindung wurde der Einfachheit halber Polyethylen (PE) gewahlt, statt der wohl gdngigen
Epoxidharze unbekannter Zusammensetzung. Der Unterschied in der Berechnung des Konversionsfaktors
wurde als unerheblich angenommen. Die Form des Tischs wurde bei den unterschiedlichen realen CT- und
CBCT-Geraten nicht gedandert. Die Dichte des Tisches wurde jedoch an die anhand der Messung der
Tischschwachung bei den Geraten vorgefundenen Gegebenheiten angepasst. Dieser Wert wurde mit der
rechnerischen Schwachung des Tisches in der Aufnahme verglichen und die Dichte angepasst, bis die
Schwachung mit der gemessenen Schwachung lGbereinstimmte. Der in der Simulation eines konkreten
CBCT-Gerates verwendete Tisch kann, genauso wie bei den Messungen, nur als exemplarisch angenommen
werden. Auf dem Markt sind Tische unterschiedlicher Form und Schwéachung verfiigbar, die vielfach frei mit
Rontgengeraten kombiniert werden kdnnen. Es zeigte sich jedoch, dass die Schwachungswerte der
unterschiedlichen im Rahmen der Messungen beobachteten Patientenlagerungen dhnlich waren.

Die Beriicksichtigung unterschiedlicher CBCT-Gerate ermdoglicht es, den Einfluss verschiedener
Expositionsparamter, Trajektorien und Geometrien, und die dabei hervorgerufenen Variationen in den
Konversionsfaktoren zu betrachten. In den Berechnungen wurden fiir jedes Einzelgerat die dort moglichen
Untersuchungsregionen mit den dazugehdrigen Untersuchungsparametern betrachtet. Die jeweils
resultierende effektive Dosis E und die vom Gerat verwendete StandarddosisgrofSe wurden berechnet. Als
Standarddosisgrofie wurde das DFP fiir CBCT-Gerate und fir Computertomographen das DLP verwendet. Es
ergeben sich fur die CT- und CBCT-Gerate damit folgende Konversionsfaktoren:

E
kcger = S?;T (15)
E
kCT = ﬁ (16)

Unter der Annahme, dass sich E und DFP bzw. DLP linear mit der applizierten Fokusladung verhalten, sind
die Konversionsfaktoren kcgct und ket bei unterschiedlichen Untersuchungen, die sich nur in der
Fokusladung unterscheiden, konstant. Skaliert man dann die Briiche in (15) und (16) so, dass Ecgct = Ect
gilt und setzt die Bestimmungsgleichung fiir Ecrin (15) ein, ergibt sich der Umrechnungsfaktor von DLP in
DFP als:

DFP _ k¢t

k:mz@ (17)

Die Konversionsfaktoren werden jeweils fiir Paare von CT- und CBCT-Geraten fiir jede Untersuchungsregion
und die dazugehdrigen Untersuchungsparameter einzeln berechnet.

Fir diesen Ansatz ist zu beachten, dass die Gleichsetzung der effektiven Dosen Ecgct = Ect dazu fihrt,
dass die Umwandlung von DFP in E fir das CBCT-Gerat, und die Umwandlung von E in DLP fiir das CT-Gerat
durchgefiihrt werden. Damit wird ein DFP-Wert bei Untersuchung an einem CBCT-Gerat in einen zur
Untersuchungsregion gehérenden DLP-Wert an einem CT-Gerdt umgewandelt, der zu einer identischen
effektiven Dosis fiihrt. Hierin unterscheidet sich dieser Ansatz von demjenigen bei der Uberfiihrung der
Dosisindizes auf der Basis technischer Parameter, bei denen jeweils die Umrechnung nicht
geratelbergreifend sondern fiir ein konkretes Gerat vorgenommen wird.
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5.3.3.2 Durchfiihrung

Flr die Simulationen am anthropomorphen Phantom wurde, wie bereits erwahnt, das mannliche

Voxelphantom aus dem ICRP Report 110 [24] verwendet. In diesem Phantom wurden aufgrund der
betrachteten klinischen Protokolle acht typische Untersuchungsregionen identifiziert, die in Tabelle 10
aufgelistet sowie in Abbildung 17 bildlich dargestellt sind. Zur Berechnung der effektiven Dosis wurden

Gewebewichtungsfaktoren aus dem ICRP-Bericht 103 [25] zugrunde gelegt.

Tabelle 10: Scanbereiche des ICRP-Phantoms gemdf3 ICRP-Bericht 110. Gesamtldnge des Phantoms 176 cm.

ID Korperbereich Beginn des Bereiches / mm | Ende des Bereiches / mm
1 Hirnschadel 1624 1760
2 Gesichtsschadel 1552 1704
3 Nasennebenhdhlen 1608 1704
4 Halswirbelsdule 1472 1632
5 Thorax 1272 1496
6 Oberes Abdomen 1080 1328
7 Lendenwirbelsdule 1016 1280
8 Becken 856 1088

Abbildung 17: Bildliche Darstellung der in den Simulationen beriicksichtigten Untersuchungsbereiche; oben: die
Untersuchungsbereiche 1-4, unten: die Untersuchungsbereiche 5-8
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Die Simulationen wurden fir neun CBCT-Gerate und zwei CT-Gerate durchgefiihrt, die auch im
messtechnischen Ansatz, s. Abschnitt 5.1.2, betrachtet wurden. Bei den CBCT-Geraten handelt es sich um
die Angiographie- bzw. Kardiologiegerate Allura Xper, Azurion 7, Artis Zee EC (large detector) und Infinix
(Nr. 1 bis 3 und 6 in Tabelle 4), die C-Bogengerate Cios Spin und Vision RFD3D (Nr. 8 und 11 in Tabelle 5)
und die Dental- bzw. HNO-CBCT-Gerate Viso G7 und VeraviewEpocs R100 (Nr. 12 und 13 in Tabelle 4).
Zudem wurde das Multitom Rax (Nr. 14 in Tabelle 4) als Spezialsystem beriicksichtigt. An CT-Geraten
wurden das Optima 660 und das Aquilion ONE betrachtet.

Die geometrischen Eingabeparameter fiir die zu untersuchenden Geréte sind in Tabelle 11
zusammengefasst. Bei dem Azurion und Artis Zee wurden jeweils zwei Untersuchungsprotokolle
betrachtet. Fiir das Artis Zee wurde zusatzlich ein weiteres Rontgenspektrum fiir die Aufnahme des
Hirnschadels simuliert, da dieses durch die Standardprogrammierung des Herstellers bereitgestellt werden
kann. Um den Einfluss von Variationen der Belichtungsautomatik auf die Konversionsfaktoren
abzuschatzen, wurden die CBCT-Simulationen mit Spektren mit einer R6hrenspannung von +/- 15 kV
wiederholt. Die Simulationen der CT-Gerate wurden einheitlich mit 120 kV durchgefiihrt.

Der Scanbereich 1 (Hirnschddel) nach Tabelle 10 hat eine Breite von 136 mm und ist damit kleiner als die z-
Kollimation der meisten CBCT-Gerate. Der Anteil der Strahlung, der kopfseitig (cranial) des Phantoms
auftritt, tragt nicht zur Patientenexposition und damit zur effektiven Dosis bei. Er wurde deshalb auch fir
die Berechnung des DFP nicht bertlicksichtigt. Fiir dieses Untersuchungsprotokoll wurde die Ausblendung in
z-Richtung am oberen Ende des Phantoms abgeschnitten. Hierdurch verringert sich der DFP-Wert
gegeniber der unkorrigierten Simulation. Zusatzlich wurde das DFP fiir die Untersuchungsbereiche am Kopf
(Bereiche 1-4 in Tabelle 10) fir eine feste Scanbreite in x-Richtung (orthogonal zur Patientenachse) von

16 cm berechnet. Das entspricht ungefahr dem Durchmesser des Kopfes. Durch diese Anpassung bleibt der
Anteil der Strahlung unbericksichtigt, der den Kopf lateral nicht trifft und damit ebenso nicht zur effektiven
Tabelle 11: Liste der innerhalb der Simulationen betrachteten Gerdte und der geometrischen Eingabeparameter. Die Winkel stehen

fiir die R6hrenpositionen relativ zur Null-Position. Diese ist definiert als mittlere Position unterhalb des untersuchten Objekts mit
Strahlrichtung nach oben. Die Drehrichtung ist positiv, wenn sich die R6hre von den FiifSen aus gesehen im Uhrzeigersinn dreht.

Hersteller Gerit SID/mm | d,/mm |d,/mm Startwinkel Drehwinkel
/° /°
Siemens Cios Spin 622 173 173 -90 187
Ziehm Vision RFD3D 760 214 214 -119 165
Philips Allura XPer 810 259 200 -120 210
Philips Azurion 810 258 199 -107 210
Philips Azurion 810 258 199 42 -210
Canon Infinix 700 199 199 -101 200
Siemens Artis Zee (large | 750 231 180 -99 198
detector)
Planmeca Viso G7 474 165 165 -45 225
Morita Veraviewepocs | 345 86 91 -66 171
Siemens Multitom Rax 790 271 273 75 177
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Dosis beitragt. Diese Betrachtung erfolgt analog zum messtechnischen Ansatz, der in Abschnitt 5.2.1.1
beschreiben ist. Aufgrund von Limitationen des fir die Simulation verwendeten Programms wurden die
Simulationen des Hirnschadels ohne die Annahme einer gegentliber der Patientenachse gekippten
Strahlachse durchgefiihrt. Bei CBCT-Geraten entspricht das der normalen Aufnahmegeometrie. Bei CT-
Geraten wiirden Untersuchungen des Hirnschadels jedoch im Regelfall mit einer gegeniiber der
Patientenachse gekippten Gantry durchgefiihrt. Durch die bei den Simulationen verwendete Geometrie
kommt es zu einer erhéhten Exposition der Augenlinsen sowie von weiteren Organen des Gesichtsschadels.

5.3.3.3 Unsicherheit der Konversionsfaktoren

Die Unsicherheit der CBCT-Simulationen wurden exemplarisch am Artis Zee bestimmt, fir den sowohl Kopf-
als auch Rumpf-Untersuchungen méglich waren. Die Unsicherheit ergibt sich aus der Anderung der
Konversionsfaktoren bei Variation der Eingangsparameter. Simulationen hierzu wurden fiir die
Untersuchungsbereiche 1 (Hirnschadel) und 6 (oberes Abdomen) in Tabelle 10 durchgefiihrt. Die variierten
Eingangsparameter und die sich daraus ergebende Unsicherheit sind in Tabelle 12 aufgelistet.

Tabelle 12 Unsicherheitsbudget fiir die Berechnung von E/DFP.

EingangsgréRe Variationsbereich ui/ % ui/ %
(Untersuchungsbereich 1, | (Untersuchungsbereich 6,
U=73kV) U=125 kv)
Tischdichte 0,85 g/cm3 — 1,87 1,56
1,45 g/cm3
Kollimation x +/-10 mm 2,68 4,05
Kollimation z +/-10 mm 6,17 5,55
SID +/-2mm 0,24 0,10
Filter +/-0,1 mm Al 2,88 2,16
+/- 0,01 mm Cu
Réhrenspannung | +/- 1 kV 1,08 0,34
uges =7,635% uges = 7,380 %

Die Unsicherheit der Simulationen von CT-Untersuchungen wurde aus [22] Ubernommen, in der beide in
dieser Studie berticksichtigten CT-Gerate ebenso betrachtet wurden. In [22] wird eine Unsicherheit von

3,1% fir axiale Scans und 8,0 % fiir helikale Scans angenommen, wodurch sich eine Gesamtunsicherheit
von E/DLP von 8.6 % ergibt.

Damit ergibt sich eine Gesamtunsicherheit des Konversionsfaktoren k fiir die Simulation des Ansatzes tber
die effektive Dosis von 11,5 %.

5.4 Bestimmung der Rontgenspektren und Ermittlung von Korrekturfaktoren

Fiir die Durchfiihrung der Simulationsrechnungen sowie fiir die Auswertung der Messungen ist es
wesentlich, die von den Rontgengeraten verwendeten Spektren moglichst prazise zu kennen. Ausgehend
von den jeweiligen Spektren wurden fiir unterschiedliche Messaufbauten Korrekturfaktoren ermittelt und
in der Aufarbeitung der Messwerte angewandt. In den folgenden Unterpunkten werden die Schritte zur
Ermittlung der Spektren sowie der Korrekturfaktoren dargestellt.
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5.4.1 Bestimmung der Spektren

Die Rontgenspektren an den CBCT Geraten wurden lGber Schwachungsmessungen beziiglich der
Luftkermaleistung bestimmt. Diese Messungen wurden mit der fast energieunabhangigen Farmer-Kammer
durchgefiihrt. Dazu wurde an dem jeweils betrachteten CBCT-Gerat eine feste ROhrenspannung Ug
eingestellt. Mit Hilfe von geeigneten Plattchen aus Kupfer oder Aluminium ergeben sich experimentell
relative Schwachungswerte R(d)exp mit

R(d)exp = Ka(o)exp/Ka(d)exp (18)

fur die verwendeten Dicken d, wobei K, (0)exp die ungeschwachte und Ka(d)exp die durch ein
Metallplattchen der Dicke d geschwdachte Luftkermaleistung darstellt. Fir die weiteren Arbeiten wurde ein
ungefiltertes Rontgenspektrum einer Wolfram-Anode mit dem aus den technischen Unterlagen des CBCT-
Gerates bekannten Anodenwinkel verwendet. Die hierzu verwendeten Spektren wurden aus verfligbaren
Messungen der PTB an den an der PTB vorhandenen Kalibrieranlagen oder aus Simulationen mit dem
Programm SpekPy genommen. Das ungefilterte Spektrum wurde rechnerisch mit Aluminium oder einer
Kombination aus Aluminium und Kupfer gefiltert. Hierbei wurde sich als Ausgangswert an den gemaR der
technischen Spezifikation des jeweiligen Gerates vorhandenen Filtern orientiert. Fiir das so gefilterte
Spektrum wurde mit dem PTB eigenen Programm namens ,,specman das simulierte
Schwachungsverhaltnis

R(d)exp = Ka(o)exp/Ka(d)exp (19)

flr alle verwendeten Dicken berechnet. In einem letzten Schritt wurden die Filterdicken so lange variiert,
bis der Betrag der Summe der Differenzen an allen Materialdicken aus Experiment und Simulation ein
Minimum zeigt:

Min Zle(d)exp - R(d)siml (20)

Das auf diese Weise gewonnene Rontgenspektrum wurde weitergehend fir Simulationen sowie zur
Auswertung der Messwerte des jeweiligen CBCT Gerates verwendet.

Anfanglich wurden nur zwei unterschiedliche Cu-Dicken von 0,21 mm und 0,42 mm fiir diese Prozedur
verwendet in der Annahme, dass die erreichte Genauigkeit ausreichend ist. Es stellte sich leider erst kurz
vor Ende des Vorhabens heraus, dass die relativen Unsicherheiten der Halbwertschichtdicken der nach
diesem Vorgehen ermittelten Spektren bis zu 20% betragen konnten. Der Grund hierfiir ist, dass die
Schwachung der verwendeten Rontgenstrahlungen durch 0,21 mm Cu schon sehr groB war (zum Teil mehr
als 50%) und nur zwei Messpunkte fiir die Anpassung von simulierten an gemessene Werte augenscheinlich
flr die Erreichung kleinerer Unsicherheiten unzureichend sind. Deshalb wurden zum Ende des Projektes hin
weitere Schwachungsmessungen mit 6 Aluminiumplattchen der nominellen Dicken 0,5 mm, 1 mm, 2 mm, 3
mm, 6 mm und 10 mm an den zu diesem Zeitpunkt noch verfligbaren Anlagen durchgefiihrt. Da nun 6
Werte fiir die Anpassung der simulierten an die gemessenen Werte zur Verfligung standen und zudem der
abgedeckte Bereich der Schwachungskurve vergréRert war, reduzierte sich die relative Unsicherheit der
Halbwertschichtdicken auf ca. 5%.

5.4.2 Berechnung von Korrekturfaktoren fiir die Bestimmung der Umrechnungsfaktoren

Fiir die unterschiedlichen zur Messung verwendeten Geometrien an den CBCT Geraten war es erforderlich,
eine Reihe von Korrekturfaktoren zu berechnen, die es ermdglichen, aus den jeweiligen unter bestimmten
Bedingungen gemessenen GroRen das gewichtete CTDlioo flir das Korper- oder Kopfphantom zu ermitteln.

Der sogenannte Phantomfaktor P ist definiert als das Verhaltnis des gewichteten CTDIy 100 zu dem CTDl,ir
frei in Luft:

__CTDIly 100

P= CTDI iy (21)
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Entsprechende Phantomfaktoren fiir unterschiedliche Messgeometrien wurden mit der Monte Carlo
Methode berechnet. Im Einzelnen wurden folgende Faktoren bestimmt:

Py, Ps, P1o Phantomfaktoren fur Head, Body, 10 cm @ Phantom
Pus Phantomfaktor “head in body”

Der Phantomfaktor Pys ermoglicht es bei einer Messung auf der Zentralachse des CTDI-Priifkdrpers sowie in
den vier Bohrungen des Kopfteils auf den Messwert zu schlielen, der erhalten wird, wenn anstelle der vier

Bohrungen im Kopfteil die vier Bohrungen im Bereich des Kérperphantoms bei vollstandiger Uberstrahlung

des Phantoms verwendet werden.

Weiterhin wurden Faktoren ermittelt, die es ermdglichen, die gewichteten CTDI-Werte fiir das Kopf- und
Kérperphantom zu berechnen, wenn die Messungen nur in der zentralen Position des Prifkérpers
durchgefiihrt werden:

Pwenund Pucg  Verhaltnis gewichteter CTDI zur Dosis auf der Zentralachse fiir Head (H) und Body (B).

Alle phantombezogenen Umrechnungsfaktoren wurden mit dem EGSnrc user code ,, dosepp” berechnet.
Mit Hilfe dieses Programms lassen sich CTDl.i und CTDI,, flir CTDI-Prifkorper mit unterschiedlichen
Durchmessern berechnen. Es konnen beliebige Photonenfluenzspektren als Quellen verwendet werden.
Die Kollimation (in z- und x-Richtung) kann variiert werden.

Die Ergebnisse der berechneten Faktoren fiir alle im Rahmen des Vorhabens verwendeten Spektren sind in
einer umfassenden Tabelle zusammengefasst. Im Folgenden wird kurz die in den Monte Carlo Simulationen
verwendete Geometrie und die Berechnung der CTDI,,-Werte beschrieben.

5.4.2.1 Bestrahlungsgeometrie

Die bei den durchgefiihrten Simulationen verwendete Geometrie ist schematisch in Abbildung 18
dargestellt. Ein Facherstrahl trifft auf den zylindrischen CTDI-Priifkorper senkrecht zu dessen zentraler
Achse. Die punktformige Photonenquelle, entsprechend dem Fokus der Rontgenrdhre, befindet sich in
einem Abstand von 50 cm zur Prifkorperzentralachse. Die Hohe des Facherstrahls in der Schnittebene der
Prifkorperzentralachse, entsprechend der Strahlausdehnung langs der Symmetrieachse des Priifkorpers (z-
Richtung) betragt 10 mm. Die Breite des Facherstrahls orthogonal zur z-Richtung wurde so gewahlt, dass
der volle Durchmesser des Prifkérpers im Strahl liegt (s. Abbildung 18 / links). Formfilter wurden bei den
Simulationen nicht bertlicksichtigt, da Formfilter bei CBCT-Geraten im Unterschied zu CT-Geraten nicht
verwendet werden.

Auf der zentralen Achse des Phantoms befinden sich eine und in der Peripherie insgesamt 16 zylindrische
Regionen mit einer Lange von 100 mm und einem Durchmesser von 6 mm. Diese Zylinder simulieren die in
den CTDI-Prifkdrpern positionierten CT-Kammern. In der Simulation werden diese Regionen mit Luft der
Dichte 1 g/cm? gefiillt. Diese Dichte wurde gewahlt, um die Effizienz der Berechnung der deponierten

. O

Abbildung 18: Rdumliche Darstellung der Bestrahlungsgeometrie der Simulationsrechnungen. Linkes Bild: Ein ,,Fdcherstrahl” trifft
auf den zylindrischen CTDI-Priifkérper. Mittleres Bild: VergréfSerung des transparent dargestellten CTDI-Priifkérpers mit den 17
beriicksichtigten Positionen fiir die CT-Kammern. Rechtes Bild: Bestrahlung des zylindrischen CTDI Priifkérpers mit Féicherstrahlen
aus 8 verschiedenen Richtungen. Die Bilder wurden mit dem Programm ,egs_view” erzeugt.

47



Energie in den Kammern zu erhéhen und in etwa die gleichen Streuverhéltnisse wie im Plexiglas zu haben.
In der Peripherie der CTDI-Prifkérper wurden insgesamt 16 CT Kammern simuliert, deren Achsen parallel
zur Symmetrieachse des CTDI-Priifkorpers verlaufen. Die Positionen der Achsen dieser Kammern sind auf
einem Kreis um die zentrale Achse des CTDI-Priifkérpers angeordnet. Der Winkelabstand der
Kammerpositionen betragt 22,5° (s. Abbildung 18 / Mitte). In den Simulationen wurden 16 Facherstrahlen
verwendet, deren Quellpunkte auf einem Kreis mit einem Radius von 50 cm um die zentrale Achse des
CTDI-Prufkorpers angeordnet waren. Der Winkelabstand der Quellen betragt gleichermalRen 22,5° (s.
Abbildung 18 / rechts, wobei in dem Bild zur besseren Visualisierung nur 8 Facherstrahlen gezeigt sind,
deren Quellpunkte um 45° gegeneinander versetzt sind). Die 16 Quellpunkte sind ausreichend, um eine
komplette Strahlerrotation um das Phantom zu simulieren.

5.4.2.2 Berechnung des CTDI,, aus den Simulationen

An realen CT-Geraten wird der CTDI fiir eine 360°-Strahlerrotation gemessen. Dabei befindet sich jeweils
nur eine CT Kammer in der zentralen Position oder an einer von vier um 90° versetzten Positionen in der
Peripherie des verwendeten CTDI-Priifkdrpers. Der Wert der Dosis in der Peripherie flieRt als Mittelwert
der gemessenen Dosen der vier peripheren Kammerpositionen in den CTDI,, ein. In der Simulation wurden
gleichzeitig die Dosiswerte der zentralen und der 16 peripheren Kammern berechnet. Bei Verwendung von
einer Kammer auf der zentralen Achse und 16 Kammern in der Peripherie ergibt sich:

CTDI,, = %CTDIC + § : i -Y. CTDI, (22)

wobei X CTDI, die Summe der deponierten Energien in allen 16 Kammern ist. Die deponierte Energiedosis
in den simulierten Kammern ist direkt proportional zum gemessenen Luftkermalangenprodukt. Der
Mittelwert der Dosis aus den 16 Positionen der peripheren Kammern, die gleichzeitig mit den oben
beschriebenen 16 Facherstrahlen aus verschieden Richtungen bestrahlt werden, entspricht in guter
Naherung dem Mittelwert der peripheren Positionen fiir eine komplette Strahlerrotation.

Mit Hilfe des beschriebenen Programms wurde auch der Einfluss einer unvollstandigen Uberstrahlung des
»,Head in Body” Phantoms fiir drei reprasentative Spektren berechnet. Dazu wurde der Phantomfaktor Pyg
als Funktion der Ausblendung in x-Richtung berechnet. Die Ergebnisse sind in Tabelle 6 gezeigt.

5.4.3 Das Verhaltnis CTD|1oo Zu CTDlsoo

Das Verhaltnis CTDl1go zu CTDl300 wurde fiir die 80 kV, 100 kV, 120 kV und 150 kV Spektren des Optima 660
Computertomographen berechnet. Die Berechnungen wurden nach der in [26] vorgestellten Methode
durchgefiihrt. Dazu wurden zunachst die sogenannten ,, Dose spread functions (DSF)“ mit der Monte Carlo
Methode EGSnrc fiir einen 40 cm langen CTDI-Prifkérper und eine z-Ausblendung von 1 mm bestimmt. Die
DSF kdnnen dann numerisch mit einem gewahlten ,Pitchfaktor” von 1 tiberlagert werden. Auf diese Weise
lassen dich Dosisprofile in dem CTDI-Priifkérper fiir jede beliebige z-Ausblendung erzeugen. Rechnungen
wurden durchgefihrt flr das Kopf- und Kérperphantom. Die Ergebnisse sind in Tabelle 13 dargestellt.

Es ist bemerkenswert, dass die Werte nahezu unabhangig von der Strahlungsqualitat sind und im Mittel
0,86 fiir das Kopf- und 0,79 fiir das Kérperphantom betragen.

5.4.4 Einfache Betrachtung zur Berechnung des Verhdltnisses von DFP zu DLP

Die Abbildung 19 zeigt einen Facherstrahl der Breite Az und Lange Ly der in der Ublichen CT-Geometrie auf
einen CTDI-Prufkorper fallt.

Das Verhaltnis k, von DFP und DLP nach dem CTDI100 Konzept berechnet sich in einfachster Naherung aus
dem folgenden Zusammenhang:

_ DFP _ CTDlipoair*Az+Ly _ Ly (23)
T DLP T CTDLigow*bz  Pigo

k
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Tabelle 13: Das Verhdltnis CTDI 100 zu CTDI300 fiir 80 kV, 100 kV, 120 kV und 150 kV, aufgeschliisselt nach Beitrdgen der zentralen (c)
und peripheren (p) Positionen im Priifkérper.

Kopfphantom Kérperphantom
CTDl 100,300 CTDlw,100,300 | CTDl1go,300 | CTDlw,100,300

80c 0,8 0,87 0,6 0,80
80p 0,9 0,9
100c 0,78 0,85 0,6 0,79
100p 0,89 0,88
120c 0,78 0,85 0,59 0,78
120p 0,88 0,87
150c 0,77 0,84 0,58 0,77
150p 0,88 0,86

Mittelwert 0,856 0,788

Dabei ist CT DI g air das CTDlioo frei in Luft auf der Zentralachse, CTDI, v das gewichtete CTD/100 und Pioo
CTDl100w

CTDIygoair -

der sogenannte Phantomfaktor, definiert als P50 =

Abbildung 19: Ein , Fécherstrahl” trifft auf den zylindrischen CTDI Priifkérper

P1oo,n Und Pi1go g als Phantomfaktoren fiir das Kopf- und Kérperphantom wurden mit dem in Abschnitt 5.4.2

beschriebenen Programm berechnet. Als effektive Lange Lx in der Rechnung wurde der Durchmesser des
Kopf- bzw. Kérperphantoms gewahlt. Die Berechnungen wurden fiir alle in dem Projekt verwendeten
Spektren durchgefiihrt. Die Ergebnisse wurden dann als Funktion der Aluminium-Halbwertschichtdicken
(HWD) der Spektren aufgetragen. Es zeigte sich, dass Ky sehr gut durch ein Polynom zweiten Grades

angendhert werden kann (s. Abbildung 20).
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Abbildung 20: Das Verhdltnis DFP / DLP fiir das Kopf- und Kérperphantom als Funktion der Al-Halbwertschichtdicke (HWD) der fiir
die Berechnungen verwendeten Spektren. Die durchgezogenen Linien sind eine Anpassung von Polynomen zweiten Grades an die
Werte.

5.5 Ermittlung von Konversionsfaktoren

In den folgenden Abschnitten sind Konversionsfaktoren der DosisgrofRen DFP und DLP ineinander
dargestellt, die sich aus den Messungen und den unterschiedlichen Simulationsansatzen ergeben. Eine
Diskussion der Ergebnisse findet in 5.5.7 statt.

5.5.1 Konversionsfaktoren anhand von Messungen an CBCT-Geraten

Die Konversionsfaktoren, die sich fiir Messungen am CTDI-Kopfphantom an CBCT-Geraten ergeben, sind in
Abbildung 21 zusammenfassend gegen die Halbwertschichtdicke des Rontgenspektrums aufgetragen. In
Rot sind die Konversionsfaktoren dargestellt, die sich aus Messungen des DLPsq ergeben. In Blau sind
entsprechende Werte dargestellt, die auf dem DLPs) basieren. Der Mittelwert beider Ergebnisse ist in Griin
dargestellt. In wenigen Fallen resultierten aus den Messungen ausschlieflich Ergebnisse auf der Basis des
DLPs). Wenn an einem Rontgengerat wiederholt Messungen durchgefiihrt wurden, sind diese in der
Abbildung nebeneinander aufgefiihrt. Es zeigte sich gegen Ende des Projektes, dass die Bestimmung des
Spektrums mit Hilfe der Kupferplattchen eine groBere Unsicherheit nach sich zog, s. hierzu auch Abschnitt
5.4.1. Bei den Rontgengeraten, bei denen eine Bestimmung mit Hilfe der Aluminium-Platten erfolgt ist (vgl.
Abschnitt 4.4.1.1), wurde bei der Auswertung ausschlief8lich die hiermit ermittelte Halbwertschichtdicke
beriicksichtigt. Die in Abbildung 21 enthaltenen Daten sind in Tabelle 14 tabellarisch aufgefiihrt.
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Abbildung 21: Abhdngigkeit des Konversionsfaktors k von der Halbwertschichtdicke HWD fiir Untersuchungen am CTDI-
Kopfphantom. In Rot sind die Konversionsfaktoren dargestellt, die sich aus Messungen mit der 300 mm Stabkammer ergeben. In
Blau sind entsprechende Werte dargestellt, die auf Messungen von f(0) basieren. Der Mittelwert beider Ergebnisse ist in Griin
dargestellt. Neben den Messpunkten ist eine Ausgleichsgrade bzgl. der Mittelwerte als griine Punkte sowie eine Vorhersage des
Verlaufs auf der Basis einfacher theoretischer Uberlegungen, vgl. Abschnitt 5.4.4, in violett dargestellt.

In den meisten Fallen liegen die unabhangig bestimmten k-Werte, die sich iber DLPso) und DLP3o0 ergeben,
sehr nahe beieinander. Ausnahmen sind

1. die zweite Messung am Cios Spin (Gerat Nr. 8 in Tabelle 4)- HWD: 6,4 mm Al; Differenz: 10%
die Messungen am Viso G7 (Gerat Nr. 12 in Tabelle 4) — HWD: 9,0 mm Al; Differenz: 17% bzw. 23%

die Messungen am VeraviewEpocs R100 (Gerat Nr. 13 in Tabelle 4) — HWD: 6,6 mm Al; Differenz:
25% bzw. 30%

4. die Messung im Stehen am Multitom Rax (Gerat 14 in Tabelle 4) — HWD: 7,2 mm Al; Differenz: 11%

Die exakten Ursachen fir die erhéhten Abweichungen bei diesen Geraten sind nicht bekannt. Bei den
Messungen am Cios Spin und Multitom Rax ist zu erwarten, dass die Abweichungen auf Mangel in der
Untersuchungsdurchfiihrung zurickzufiihren sind. So waren z.B. die Messungen am anderen Cios Spin
(Gerat Nr. 9 in Tabelle 4) sowie die Messungen am Multitom Rax im zweiten Messaufbau unauffallig. Bei
dem Viso G7 und dem Veraviewepocs R100 scheint es sich um systematische Unterschiede zu handeln. Es
war im Rahmen dieses Vorhabens nicht moglich, die Ursache fiir die Unterschiede zu ermitteln. Als
mogliche Ursache ist zu vermuten, dass der Intensitatsverlauf im Strahlenfeld nicht so gestaltet ist, dass im
Isozentrum die mittlere Dosis appliziert wird. Dieses wird jedoch bei der Umrechnung von f(0) zu DLPs,
angenommen. Es erscheint sinnvoll im Rahmen weitergehender Untersuchungen die Ursache fiir den
Unterschied zu ermitteln. Auffallend ist, dass es sich bei den beiden Geraten mit einem augenscheinlich
systematischen Unterschied um Gerate aus dem Dental- bzw. HNO-Bereich handelt. Bei diesen Geraten ist
der Fokus-Detektor-Abstand deutlich kiirzer als bei den anderen Geraten. Zudem weist der Strahlengang
am VeraviewEpocs R100 erkennbar einen Gradienten auf. Der Grund hierfiir ist, dass bei diesem Gerat
konstruktiv der Brennfleck auf Hohe der Unterkante des Detektors liegt. Bis zur Klarung der Ursachen fiir
die beobachteten Unterschiede sind die Messungen mit der 300 mm-Stabkammer als valider anzusehen, da
sie ohne Annahmen Uber die Dosisverteilung im Strahlungsfeld auskommen. Unter dieser Pramisse
stimmen die ermittelten Konversionsfaktoren fiir die beiden Gerate gut mit der in Abbildung 18
dargestellten theoretischen Erwartung (iberein.
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Tabelle 14: Konversionsfaktoren fiir Untersuchungen des Kopfes anhand durchgefiihrter Messungen an CBCT-Gerdten

Geratenummer | Gerat Untersuchungs- | HWD / | k(f(0)) / | k(300 mm Mittlerer k-
nach Tabelle 4 programm mm Al | cm Kammer) /cm | Wert / cm
1 Allura Xper Zerebral 5,3 22,4 23,0 22,7

(Philips) PropMess H 5’0 21,8 22’0 21’9
LQ 30 fps 9,9 18,5 18,5
2 Azurion (Philips)
3DRA —prop 4s 5,6 21,9 21,9
205 DCT Head 70 | 3.2 28,8 29,5 23,1
kv
; Artis Zee 26,9 28,1 27,5
(Siemens) 20 s DCT Head | 3.6 26,3 26,5 26,4
109 kv 24,6 25,2 24,9
20 s DCT Head 70 | 26 26,2 27,6 26,9
kv
5 Artis ZeeGo 30,9 31,9 31,4
(Siemens) 20's DCT Head | 36 23,1 23,9 23,5
109 kv 25,9 26,2 26,1
6 Infinix | (Canon) Neuro 5,7 20,8 23,0 21,9
7 Infinix II (Canon) Coiling 5,4 25,0 26,4 25,7
3 Cios Spin | Ortho Standard 6,4 25,8 25,4 25,6
(Siemens) 30s 6,4 27,6 25,2 26,4
9 Cios Spin Il Ortho Standard 6,2 27,5 26,2 26,8
(Siemens) 30s 6,2 28,4 26,4 27,4
10 Arcz_adls Orbic Allgemein 3,8 28,6 26,9 27,8
(Siemens)
11 V|5|o.n RFD3D 3D Kopf HQ 5,4 25,0 26,4 25,7
(ziehm)
9,0 23,6 23,6
12 Viso G7 Sinus 9,0 23,5 20,1 21,8
(Planmeca)
9,0 23,1 18,7 20,9
Region Zahne 6,6 23,3 18,0 20,6
Vi iewk
13 eraviewtpocs Region NNH | 6,6 23,3 18,6 21,0
(Morita)
Zéhne 6,6 18,7 18,7
Stehend /Head - | 7,2 19,1 21,4 20,3
1 Multitom Rax Spine —knee
(Siemens) Liegend / Head | 7,3 21,1 22,6 21,9
table
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Bei zahlreichen CBCT-Geraten gibt es Wiederholungsmessungen oder Vergleichsmessungen an baugleichen
Geraten. In den meisten Fallen, liegen die ermittelten Werte zwischen einzelnen Messungen sowie auch
geratelibergreifend eng beieinander. Es gibt zwei Ausnahmen:

1. Beidem Artis ZeeGo (Gerat Nr. 5 in Tabelle 4) - HWD: 2,6 mm Al bzw. 3,6 mm Al, da zwei mogliche
Einstellungen existieren, unterscheiden sich die die ermittelten k-Werte um 10% - 14%.

2. Im Vergleich der beiden an sich baugleichen Infinix CBCT-Gerate (Gerate Nr. 6 und 7 in Tabelle 4) -
HWD: 5,4 mm Al bzw. 5,7 mm Al unterscheiden sich die ermittelten k-Werte um 15%.

Ein Grund fiir die Abweichungen bei dem Artis ZeeGo ist nicht bekannt und anhand der Messdaten auch
nicht nachvollziehbar. Es ist zu vermuten, dass es an einem der beiden Messtage zu einem Fehler im
Messaufbau gekommen ist. Alternativ ware zu vermuten, dass sich in dem Zeitraum von sechs Monaten
zwischen beiden Messungen relevante Anderungen am Gerit ereignet haben, die dem Projektteam nicht
bekannt sind. Die exakte Ursache misste Gber weitere Messungen geprift werden. Bei den beiden Infinix-
Geraten waére es gleichermallen wiinschenswert, die erhaltenen Resultate zu verifizieren. Sollten sich die
Resultate bestatigen, so deutet der festgestellte Unterschied auf mégliche Unterschiede zwischen an sich
baugleichen Geraten einer Gerateklasse hin.

Die Konversionsfaktoren, die sich fiir Messungen am CTDI-Kérperphantom ergeben, sind in Abbildung 22
zusammenfassend gegen die Halbwertschichtdicke des Rontgenspektrums dargestellt. Die in Abbildung 22
dargestellten Daten sind in Tabelle 15 tabellarisch aufgelistet. Genauso wie bei den Messungen am CTDI-
Kopfphantom wurde die Bestimmung der Konversionsfaktoren fiir die meisten Gerate mehrfach und liber
unterschiedliche Herangehensweisen durchgefiihrt.

Auch zu den Konversionsfaktoren fiir das Kérperphantom gibt es zahlreiche Wiederholungsuntersuchungen
sowie Untersuchungen baugleicher Gerate. In den meisten Fallen liegen die hier ermittelten
Konversionsfaktoren nur um wenige Prozent auseinander. GréBere Abweichungen gibt es bei

1. der Allura Xper (Gerat Nr. 1 in Tabelle 4)- HWD: 6,2 mm Al bzw. 6,7 mm Al; Differenz etwa 20%

2. der Messung mit der 300 mm Messkammer bei den Infinix (Gerate Nr. 6 und 7 in Tabelle 4) — HWD:
4,0 mm Al bzw. 4,1 mm Al; Differenz etwa 22%

Bei der Allura Xper ist zu vermuten, dass zumindest ein Teil der beobachteten Abweichung auf
unterschiedlich bestimmte Strahlspektren zurlickzufihren ist. Leider liegen fiir diese Gerat keine
Messungen unter Verwendung der Aluminium-Platten vor, die helfen wiirden, diesen Einfluss zu beseitigen.
Bei dem Infinix-Gerat nach Nr. 7 in Tabelle 4 weicht der anhand der Messungen ermittelte
Konversionsfaktor anhand der Messung mit der 300 mm-Stabkammer deutlich von den Werten des Infinix-
Gerates nach Nr. 6 sowie den Resultaten ab, die anhand der f(0)-Messungen ermittelt wurden. Es ist zu
vermuten, dass hier ein Messfehler aufgetreten ist.

In den meisten Fallen liegen die k-Werte, die sich Gber DLPso) und DLP3o ergeben, auch beim CTDI-
Kérperphantom im Rahmen von 10% beieinander. Es treten jedoch relativ mehr Falle mit gréBeren
Abweichungen auf:

1. die Messung am Artis Zee (small detector) (Gerat Nr. 4 in Tabelle 4) — HWD: 4,6 mm Al; Differenz:
38%
die Messung am Infinix (Gerat Nr. 7 in Tabelle 4) — HWD: 4,0 mm Al; Differenz: 22%

3. die Messung am Cios Spin (Gerat Nr. 8 in Tabelle 4)- HWD: 6,4 mm Al; Differenz: 16%

die Messungen am Cios Spin (Gerdt Nr. 9 in Tabelle 4)- HWD: 6,1 mm Al; Differenzen: 12% bzw.
15%

5. die Messung mit dem Huftprotokoll am Vision RFD3D (Gerat Nr. 11 in Tabelle 4)- HWD: 7,3 mm Al;
Differenz: 14%

Unabhangig von der GroRe der Abweichungen ist zu erkennen, dass bei den Messserien, mit einer groReren
Abweichung zwischen den Konversionsfaktoren auf Basis von DLPso) und DLP300, der Wert anhand der f(0)
Messung der groRere ist. Eine Ausnahme bilden die Konversionsfaktoren fiir das Infinix-Gerat, bei dem, wie
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oben bereits ausgefiihrt, von einem Messfehler ausgegangen werden muss. Dieses ist Uberraschend. Es
ware eher zu vermuten, dass aufgrund messtechnischer Limitationen oder zum Rand hin in der Intensitat
abnehmender Strahlungsfelder das mit der 300mm-Kammer gemessene DLP-Signal kleiner ist, was zu
einem erhéhten Wert im Konversionsfaktor filhren wiirde. Die konkrete Ursache ist bislang nicht bekannt.
Es erscheint sinnvoll, zur Klarung der Ursache weitergehende Messung sowie Simulationen durchzufihren.
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Abbildung 22: Zusammenhang des Konversionsfaktors k und der Halbwertschichtdicke HWD fiir Untersuchungen am CTDI-
Kérperphantom. Neben den Messpunkten ist eine Ausgleichsgrade als griine Punkte sowie eine Vorhersage des Verlaufs auf der
Basis einfacher theoretischer Uberlegungen, vgl. Abschnitt 5.4.4, in violett dargestellt.

Das Artis Zee (small detector) ist ein CBCT-Gerat mit einem mit 10,8 cm Kantenlange auffallend kleinen Feld
im Isozentrum. Nachdem die drei unabhangigen Messungen, die tber f(0) als KopplungsgroRe durchgefiihrt
wurden, weniger als 7% vom Mittelwert abweichen, ist zu vermuten, dass die Messung mit der 300 mm-
Stabkammer bei diesem speziellen CBCT-Typen zu Messfehlern gefiihrt hat. Anders schaut es bei den

Cios Spin (Gerate Nr. 8 und 9) aus. Die Konversionsfaktoren, die anhand von f(0) bzw. mit der 300 mm-
Stabkammer ermittelt wurden, liegen bei jeweils drei vorhandenen Messungen in jeder Gruppe in einem
Bereich von weniger als 2% um den jeweiligen Mittelwert. Die beiden Mittelwerte sind jedoch deutlich
unterschiedlich. Es ist hier ein geratespezifischer, systematischer Effekt zu vermuten, der im Rahmen des
Vorhabens allerdings nicht aufgedeckt werden konnte. Das Vision RFD3D ermdglicht neben einer
annahernd zirkuldaren Bewegung um das Isozentrum bei dem Protokoll ,3D Kérperstamm HQ" eine
alternative Aufnahme mit einer stark azentrischen Trajektorie im Programm ,,3D Hiifte links HQ“. Wahrend
bei dem Kérperstamm-Protokoll die Konversionsfaktoren anhand von f(0) und der 300 mm-Stabkammer
nahezu identische Resultate ergeben, besteht bei dem Hiiftprotokoll ein deutlicher Unterschied. Es ist zu
vermuten, dass dieser auf die besondere, von anderen Geraten abweichende Trajektorie zuriickzufiihren
ist. Fir genauere Informationen sollten Simulationsrechnungen, gestiitzt durch einzelne Messungen
durchgefiihrt werden.
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Tabelle 15: Konversionsfaktoren fiir Untersuchungen des Kérperstamms

Gerdtenummer | Gerat Untersuchungs- | HWD / | k(f(0)) | k(300 mm Mittlerer k-
nach Tabelle 4 programm mmAl | /cm Kammer) /cm | Wert / cm
Abd 6,7 41,9 41,7 41,8
1 Allura Xper (Philips) omen
PropMess 6,2 52,0 53,7 52,9
Closed Prop HQ 9,9 421 421
5s
2 Azurion (Philips) " brop HQ 55 | 9,9 43,3 43,3
3D RA-Prop 4s 6,2 45,9 45,9
. , _ 57,0 55,4 56,2
3 Artis Zee (Siemens) 6s DCT body 51
groBer Detektor 58 8 545 56.6
65,1 47,3 56,2
4 Artis Zee (Siemens) = | o percay | a6 62,3 62,3
kleiner Detektor
69,9 69,9
; 3,9 47,3 46,2 46,8
5 Artis ZeeGo 65 DCT body
(Siemens) 3,9 51,5 48,6 50,0
Angio — LCI Fast
6 Infinix | (Canon) nglo N ) 35,9 37,8 36,8
Abdomen
7 Infinix Il (Canon) Angio —LCl Fast |, 35,9 46,3 41,1
Abdomen
8 Cios Spin | (Siemens) Orthoss(t)i”dard 6,4 59,6 51,2 55,4
9 Cios Spin Il Ortho Standard 62 58,0 51,7 54,9
(Siemens) 30s ’ 59,9 52,0 56,0
3D Koérperstamm 73 515 50.8 511
1 Vision RFD3D HQ
(ziehm) i ;
3D Hiifte Links 73 46,7 40,9 438
HQ
Multit R
14 uttitom Rax Stehend / body | 6,4 42,1 | 46,1 44,1
(Siemens)

5.5.2 Diskussion der Umrechnungsfaktoren

Im Rahmen dieses Vorhabens wurden nach unserer Kenntnis erstmalig systematisch und in groRerem
Umfang Konversionsfaktoren zwischen der Dosismessgrofie von CBCT-Geraten, DFP, und derjenigen von
Computertomographen, DLP, ermittelt. Wie bereits diskutiert wurde, erscheinen an einigen Stellen noch
weitergehende Arbeiten sinnvoll. Dennoch lassen sich bereits im aktuellen Stadium einige wesentliche
Aussagen tatigen.

Bei den Umrechnungsfaktoren zu Untersuchungen im Kopfbereich ist gut die im Mittel bestehende
Abhéangigkeit der k-Werte von der Halbwertschichtdicke festzustellen. Der Verlauf ldsst sich empirisch unter
Annahme eines exponentiellen Zusammenhangs beschreiben. Der weit (iberwiegende Anteil der
Messwerte liegt innerhalb von 15% um den erwarteten Wert. Es gibt jedoch auch einige Ausnahmen:
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1. Die Messungen an den Cios Spin (Gerate Nr. 8 und 9 in Tabelle 4)- Differenzen etwa 21%
2. Die Messung an dem Infinix (Gerat Nr. 6 in Tabelle 4) — Differenz: 18%

3. Eine Messung an dem Viso G7 (Gerat Nr. 12 in Tabelle 4)— Differenz: 20%

4. Eine Messung an dem Veraviewepocs R100 (Gerat Nr. 13 in Tabelle 4) — Differenz: 21%

Nachdem die Messwerte bei den beiden betrachteten Cios Spin-Geréate (Gerate Nr. 8 und 9) bei insgesamt
vier Messungen systematisch deutlich von der Kurve entfernt liegen, die durch die theoretische Vorhersage
aber auch die anderen Messwerte gegeben ist, ist davon auszugehen, dass hier ein systematisches
Verhalten besteht. Die Abweichung am Infinix (Gerat Nr. 6) ist auffallend, nachdem bei dem baugleichen
Gerat Nr. 7 ein Konversionsfaktor ermittelt wurde, der gut vereinbar mit der Erwartung ist. Bei dem Viso G7
(Gerat Nr. 12) und VeraviewEpocs (Gerat Nr. 13) wurde bereits zuvor die groRRe Differenz zwischen den
Konversionsfaktoren angesprochen, die Gber f(0) bzw. die 300 mm-Stabkammer ermittelt wurden. Dieses
wirkt sich auf die Lage des mittleren Konversionskoeffizienten bezogen auf die Erwartungskurve aus. Die
Ursache der Differenz zwischen beiden Strangen ist aufzuklaren, um hier eine Lésung zu erzielen.

Unabhangig von den festgestellten Abweichungen, die z.T. noch zu klaren sind, gilt: Wenn eine Abweichung
von 20% toleriert wird, so erscheint es moglich anstelle der Anpassungskurve einen konstanten Wert von
kBT = 23,6 cm zu verwenden. Nur sehr wenige der ermittelten Konversionsfaktoren liegen auRerhalb

des 20% Intervalls um diesen Wert.

Bei den Konversionsdaten zu Untersuchungen am Korperstamm ladsst sich nach aktueller Datenlage nicht
entscheiden, ob, wie beim Kopfphantom, eine Abhangigkeit von der Halbwertschichtdicke besteht. Die
Daten bei Halbwertschichtdicken oberhalb von 5 mm Al deuten darauf hin. Nachdem die Werte bei
niedrigeren Halbwertschichtdicken jedoch auffallend niedrig sind, lasst sich diese Vermutung nicht belegen.
Ein groRerer Studienumfang konnte hier Aufschluss geben. Zudem ware es moglich, simulationstechnisch
weitere Hinweise zu erhalten.

Es ist auch am Korperphantom maoglich, eine erhéhte Unsicherheit von 20% zuzulassen. In dem Fall liegen
ebenso fast alle Werte im Intervall um den Mittelwert von kgfgyT = 50,5 cm.

5.5.3 Resultate zu Messungen am O-Arm von Medtronic

An dem Medtronic O-Arm (Gerat Nr. 15 in Tabelle 4) waren nur begrenzt Messungen moglich.
Insbesondere war es nicht moéglich, samtliche Daten zu erheben, die erforderlich sind, um einen
Konversionsfaktor von DLP zu DFP zu berechnen. Das Gerat zeigt, obwohl es sich um ein CBCT-Gerat
handelt, nativ bei Fluoroskopien das DFP jedoch bei allen 3D-Untersuchungen ein DLP an. Es wurde
versucht aus dem DLP in der Gerateanzeige virtuell ein DFP zu berechnen. Dieser Ansatz scheiterte
allerdings, da an dem Gerat bei den fluoroskopischen Untersuchungen deutlich von den 3D-Aufnahmen
abweichende Filtereinstellungen verwendet werden. Es ware hier erforderlich, weitergehende Messungen
durchzufiihren, bei denen ein Techniker der Firma vor Ort ist. Dieses war im Rahmen des Vorhabens leider
nicht mehr moglich.

Unabhangig von der Einschrankung in der Bestimmung der Konversionsfaktoren war es moglich,
Messungen mit dem CTDI-Kopf- und Kérperphantom an dem Gerat durchzufithren und die vom Gerat
angezeigten DLP-Werte mit den messtechnisch ermittelten zu vergleichen. DLP3p0 sowie DLPyg) stimmen mit
einer Abweichung von maximal 8% mit den am Gerat angezeigten Werten Uberein. Dieses ist auffallend, da
DRW international gemal dem DLP1o0-Konzept festgelegt sind und diese Werte um etwa 16% fir das CTDI-
Kopf- und 21% flr das Kérperphantom niedriger liegen als die messtechnisch ermittelten Werte DLP3g0
sowie DLPs). Die Ursache fiir die abweichend angezeigten Werte konnte bislang mit dem Hersteller nicht
geklart werden.
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5.5.4 Umrechnungsfaktoren anhand von Messungen an CT-Geraten

Die sich anhand der Messungen an CT-Geraten ergebenden Konversionskoeffizienten sind in Abbildung 22

und Abbildung 23 gegen die Halbwertsschichtdicke (HWD) des Spektrums aufgetragen. Fiir den Optima 660

liegen die Konversionskoeffizienten abhangig von der Halbwertschichtdicke zwischen 20 cm und 25 cm fir
das CTDI-Kopf- sowie zwischen 50 cm und 60 cm fiir das Kérperphantom. Sie sinken fiir steigende HWD
leicht ab. Fir den Aquilion ONE ordnen sich die Werte in dhnliche Bereiche, zeigen allerdings groRere
Schwankungen und sind systematisch gegeniiber den Konversionsfaktoren des Optima 660 erhoht.
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Abbildung 23: Am CTDI-Kopfphantom gemessene Konversionsfaktoren fiir CT-Gerdte der Typen Aquilion ONE und Optima 660, mit
entsprechenden Einstellungen fiir den Formfilter (FF) und bei den Aufnahmen verwendete nominelle z-Ausblendung (dz).
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Abbildung 24: Am CTDI-Kérperphantom gemessene Konversionsfaktoren fiir CT-Gerdte der Typen Aquilion ONE und Optima 660, mit

entsprechenden Einstellungen fiir den Formfilter (FF) und die bei den Aufnahmen verwendete nominelle z-Ausblendung (dz).

Eine mogliche Erklarung fir die Schwankungen kann das allmdhliche Anfahren und Abbremsen der Réhre
am Aquilion ONE sein, dass wie Messungen zeigen, nicht vollstandig reproduzierbar ist. Die Verschiebung
der Konversionsfaktoren erklart sich daraus allerdings nicht. Ein exakter Grund fir den Unterschied ist
bislang nicht bekannt. Es ist zu vermuten, dass die unterschiedliche Form der Formfilter Einfluss auf die

erhaltenen Werte hat. In Abbildung 25 sind fiir beide Computertomographen die Verlaufe der Dosis gegen
die Entfernung vom Isozentrum in x-Richtung aufgetragen, die gemal} den in Abschnitt 5.2.2 beschriebenen
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Methoden bestimmt wurden. Sie entsprechen faktisch dem Inversen der zugehorigen Formfilter. Der
Unterschied der Verldufe der Dosiswerte zwischen beiden Geréaten ist insbesondere bei groRerer

Entfernung vom Isozentrum klar erkennbar. Die Werte der zugehérigen effektiven Kollimation in x-Richtung
dy sind fiir beide Gerate in Tabelle 16 und Tabelle 17 aufgetragen. Hier ist deutlich zu erkennen, dass sich dx

flr Untersuchungen im Kopfbereich zwischen beiden Geraten deutlich unterscheidet. Der groRere Wert

von dy am Aquilion ONE fiihrt zu einem groReren DFP und damit in der Folge zu einem gréReren
Konversionsfaktor. Im Kérperstammbereich sind die Werte von d, beider Gerate dhnlich, was sich in
dhnlichen Konversionsfaktoren widerspiegelt.
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Abbildung 25: Verlauf der normierten Dosis in Abhéngigkeit des x-Abstandes vom Isozentrum fiir unterschiedliche Formfilter fiir das
Optima 660 (links) und das Aquilion ONE (rechts)

Tabelle 16: Werte der effektiven x- Kollimation dy fiir unterschiedliche R6hrenspannungen und Formfilter am Optima 660

R6hrenspannung / kV Formfilterbezeichnung dy/ mm
80 Small 124,6
100 Small 126,4
120 Small 130,4
80 Large 197,4
100 Large 197,0
120 Large 199,0

Tabelle 17: Werte der effektiven x- Kollimation dy fiir unterschiedliche R6hrenspannungen und Formfilter am Aquilion ONE

R6hrenspannung / kV Formfilterbezeichnung dy/ mm
80 S 145,9
120 S 170,9
80 L 173,4
120 L 199,3
80 LL 170,9
120 LL 201,0
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5.5.4.1 Diskussion der Umrechnungsfaktoren

Die am Optima 660 CT-Gerat gemessenen Konversionsfaktoren stimmen fir das Kopfphantom sehr gut mit
den Werten (iberein, die an den CBCT-Geradten gemessen wurden. Dieses zeigt, dass die beiden
unterschiedlichen Anséatze konzeptionell zu sehr dhnlichen Ergebnissen fihren. Aufgrund des
unterschiedlichen Konzeptes bei der Festlegung von dy und der hierdurch fehlenden Normierung an den CT-
Geraten sind die Werte jedoch nicht exakt vergleichbar.

Bei den Untersuchungen am Kérperstamm folgen die Ergebnisse an den beiden CT-Geraten der
theoretischen Vorhersage. Es besteht jedoch, anders als bei den Untersuchungen am Kopf, eine
Abweichung von mehr als 10% zu den Resultaten an den CBCT-Geraten. Es ist zu vermuten, dass die
Ursache hierfir in der durch die Formfilter deutlich inhomogenen Exposition der CTDI-Prifkorper und den
hierdurch auch schlecht normierbaren DFP-Werten liegt.

5.5.5 Umrechnungsfaktoren anhand der Simulation technischer Priifkérper

Simulationen zur Ermittlung von Konversionsfaktoren von DLP zu DFP anhand technischer DosisgréRen
wurden unter Verwendung des CTDI-Kopfphantoms an exemplarischen CBCT-Geraten durchgefiihrt. Die
Gerate decken den Bereich der unterschiedlichen betrachteten Gerateklassen ab. Ausgewahlt wurden
Gerate der Typen Allura Xper, Artis Zee, Cios Spin und Viso G7 (Gerate Nr. 1, 3, 8 und 12 in Tabelle 4). Bei
den Simulationen wurden die Réhrenspannungen zwischen 65 kV und 125 kV in Abstanden von 5 kV
variiert. Anhand der Simulationsergebnisse wurden, wie in Abschnitt 5.3.2 beschrieben,
Konversionsfaktoren fiir die Gerateeinstellungen berechnet. Die Ergebnisse sind in Abbildung 26 oben
dargestellt.

Die fur die unterschiedlichen Gerate ermittelten Konversionsfaktoren liegen trotz der teils grof3en
Unterschiede in Kollimation, Spektren und Fokus-Isozentrum-Abstand der CBCT-Gerate nahe beieinander.
Die Werte des Planmeca Viso G7 CBCT-Gerates weichen leicht von denen der anderen drei Gerate ab. Es ist
anzunehmen, dass der Offset dadurch zustande kommt, dass bei Untersuchungen am Viso G7 kein
Patientenlagerungstisch eingesetzt wird und somit auch bei den Simulationen nicht vorgesehen wurde. Bei
dem Gerat handelt es sich um einen Sitzscanner fiir Untersuchungen des Kopfbereiches. Ohne den Tisch
erreicht ein groBerer Anteil der Einfallsstrahlung den CTDI-Priifkérper und infolgedessen wird ein hdheres

DLP erzielt. Somit ist der Quotient k = % kleiner.

In einer zweiten Simulationsreihe wurde der Einfluss unterschiedlicher Spektren auf die
Konversionsfaktoren untersucht. Hierzu wurden die Rohrenspannung und die Dicke der Aluminium- bzw.
Kupferfiltration an einem CBCT-Gerét variiert (s. Abbildung 26 / unten). Als exemplarisches Gerat fir die
Simulationen wurde das Viso G7 verwendet, da hier keine Einfllisse des Patientenlagerungstischs
einwirken. Genauso wie bei der ersten Simulationsreihe ist sehr gut die leichte Abhangigkeit der
Konversionsfaktoren von der Halbwertschichtdicke des Spektrums zu erkennen.

Damit zeigt sich, dass der Ansatz zur Ermittlung von Konversionsfaktoren tiber technische Dosisindikatoren
fir das CTDI-Kopfphantom auch bei Variation der CBCT-Gerate und der Spektren sehr robust ist.
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Abbildung 26: Simulationsergebnisse zur Ermittlung von Konversionsfaktoren (iber technische Dosisgréf3en; Oben: Variation der
Réhrenspannung bei vier verschiedenen CBCT-Gerdten. Zum Vergleich sind die Messergebnisse fiir den Optima 660 ergdnzt. Unten:
Abhdngigkeit des Konversionsfaktors von der Halbwertschichtdicke fiir unterschiedliche Spektren beim Viso G7.

5.5.5.1 Diskussion der Umrechnungsfaktoren

Die simulationstechnisch ermittelten Konversionsfaktoren fiir das CTDI-Kopfphantom entsprechen sehr gut
den Werten, die messtechnisch ermittelt wurden. Es ist dabei auch der Trend zu erkennen, nachdem bei
Spektren mit niedrigerer Halbwertschichtdicke die k-Werte ansteigen. Hier zeigt sich eine bedeutende
Starke der Simulationen. Es ist, nachdem einmalig die erforderlichen Eingabeparameter ermittelt wurden,
moglich, allgemeine Trends einfacher zu extrapolieren als durch Messreihen, die zeitaufwandig sind und bei
denen aufgrund technischer Limitationen oftmals nicht alle interessierenden Parameter im gewtinschten

Umfang variiert werden kdnnen.

In Abbildung 26 oben ist zu erkennen, dass die Konversionsfaktoren unter idealisierten Bedingungen
unabhangig von geratespezifischen GroRen, wie z.B. der Kollimation oder dem Rotationswinkel sind. Im
unteren Teil von Abbildung 26 ist zu erkennen, dass dieses auch dann gilt, wenn die Halbwertschichtdicke
einer Rontgenanlage Uber unterschiedliche Faktoren, z.B. eine hohere R6hrenspannung anstelle einer
starkeren Filtration, erreicht wird.

Bei den idealen Verldaufen die durch die Simulationen erhalten werden, sind jedoch die messtechnisch
reproduzierbar festgestellten Abweichungen einiger Gerate, z.B. beim Cios Spin, nicht zu beobachten. Bei

den beiden messtechnisch wiederholt untersuchten Cios Spin-Geradten wurden bei den Messungen
systematisch hohere k-Werte ermittelt als gemald Theorie und Simulation zu erwarten, s. Abbildung 21. An
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diesen Stellen bestehen Unterschiede zwischen Messung und Simulation, die im Rahmen weitergehender
Arbeiten zu kldren sind.
5.5.6 Umrechnungsfaktoren anhand der Simulation anthropomorpher Phantome

Da nicht alle betrachteten CBCT-Gerate Untersuchungsprotokolle fir Kopf- und Kérperregionen anbieten,
haben sich 132 statt der theoretisch moglichen 216 Simulationen (9 Réntgengerate, 8

Untersuchungsbereiche, 3 Spannungen) ergeben. Fir die beiden betrachteten CT-Gerate wurden insgesamt
20 Simulationen durchgefihrt (2 CT-Geréate; 8 Untersuchungsbereiche sowie erganzend fiir jedes CT-Gerat

je eine CTDI-Simulation fir Kopf- und Kérperscan).

Die einzelnen Ergebnisse fiir alle CBCT- und CT-Geradtekombinationen und alle Untersuchungsbereiche sin
in Abbildung 27 bis Abbildung 29 wiedergegeben. Variationen in den Konversionsfaktoren, die sich durch
Veranderung der Réhrenspannung um +15 kV bei Untersuchungen der CBCT-Gerate ergeben, sind in den
Abbildungen als Unsicherheitsbalken angegeben.
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Abbildung 27: Konversionsfaktoren aus den Simulationen der Scanbereiche 1 und 2 nach Tabelle 10. Die Konversionsfaktoren
sind fiir Kombinationen von CBCT-Gerdten (x-Achse) und CT-Gerditen (blau fiir das Aquilion ONE beziehungsweise rot fiir das
Optima 660) aufgetragen. Die Unsicherheitsbalken ergeben sich aus der Variation der Konversionsfaktoren bei Anderungen
der Réntgenréhrenspannung von +15 kV bei Untersuchungen der CBCT-Gerdite.
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Abbildung 28: Konversionsfaktoren aus den Simulationen der Scanbereiche 3 bis 5 nach Tabelle 10. Die Konversionsfaktoren sind fiir

Kombinationen von CBCT-Gerdten (x-Achse) und CT-Gerdten (blau fiir das Aquilion ONE beziehungsweise rot fiir das Optima 660)
aufgetragen. Die Unsicherheitsbalken ergeben sich aus der Variation der Konversionsfaktoren bei Anderungen der

Réntgenréhrenspannung von +15 kV bei Untersuchungen der CBCT-Gerdte.
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Abbildung 29: Konversionsfaktoren aus den Simulationen der Scanbereiche 6 bis 8 nach Tabelle 10. Die Konversionsfaktoren sind fiir
Kombinationen von CBCT-Gerdten (x-Achse) und CT-Gerdten (blau fiir das Aquilion ONE beziehungsweise rot fiir das Optima 660)
aufgetragen. Die Unsicherheitsbalken ergeben sich aus der Variation der Konversionsfaktoren bei Anderungen der
Réntgenréhrenspannung von +15 kV bei Untersuchungen der CBCT-Gerdte.
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Die Gesamtergebnisse fiir alle CBCT-Geréate sind in Abbildung 30 dargestellt. Hier beschreiben die
Fehlerbalken die Standardabweichung der Ergebnisse der untersuchten Gerate, die sich unter
Beriicksichtigung samtlicher in den Simulationen betrachteten Variationsmoglichkeiten ergibt. Bei den
simulierten Untersuchungen des Hirnschadels wurde der Kopf nach oben (cranial) hin teilweise erheblich
Uiberstrahlt. Diese Uberstrahlung hat jedoch keinen Einfluss auf die effektive Dosis da sich in diesem Bereich
der Patient nicht mehr befindet. Es wurde daher nur der Anteil des DFP berlicksichtigt, der langs der
Patientenachse Teile des ICRP-Phantoms exponiert.
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Abbildung 30: Mittlere Konversionskoeffizienten der Untersuchungsbereich nach Tabelle 10. Die Faktoren sind (iber alle méglichen
Gerdtekombinationen gemittelt, die angegebenen Fehlerbalken entsprechen der Standardabweichung.

Im Ergebnis zeigen sich zwei Gruppen, die den Kopf- und Hals- bzw. untersuchten Rumpfbereichen
entsprechen. Die Werte fir die Konversionskoeffizienten k liegen bei 17 — 41 cm fiir den Kopfbereich, und
bei 54 — 83 cm fiir den Rumpfbereich.

5.5.6.1 Diskussion der Umrechnungsfaktoren

Die Konversionsfaktoren, die tber die effektive Dosis und damit ein Patientenrisiko als KopplungsgroRRe
ermittelt wurden, zeigen Eigenschaften, die von denen der anderen Ansatze abweichen. Diese sind
insbesondere:

1. Die Werte streuen wesentlich starker als diejenigen, die anhand der Simulation der technischen
DosisgroRen ermittelt wurden.

2. Anders als bei den anhand der technischen DosisgroRen ermittelten Konversionsfaktoren
unterscheiden sich die innerhalb der Kopf- sowie der Kérperstammregion ermittelten
Konversionsfaktoren relevant.

3. Die Werte weichen in etlichen Fallen um etwa einen Faktor 2 von denjenigen ab, die messtechnisch
und bei der Simulation der technischen Dosisgrofen ermittelt wurden.

Die Griinde fiir diese Auffalligkeiten sind bislang nicht abschlieBend geklart. Es gibt jedoch Plausibilitaten,
welche die beobachteten Eigenschaften motivieren. Der Hauptgrund fir die Abweichung 1 resultiert aus

dem konzeptionell unterschiedlichen Ansatz. Messtechnisch sowie bei den Simulationen der technischen
DosisgroRen wurde eine Zusammenfiihrung der Dosisgro8en DFP und DLP fiir jeweils ein Rontgengerat

64



angestrebt. Dieses ermoglicht, diagnostische Referenzwerte libergreifend festzulegen. Bei dem Ansatz wird
jedoch stets die in sich geschlossene Welt eines Rontgengerates betrachtet. Im Detail war dabei, wie z.B. in
Abbildung 26 zu erkennen, festzustellen, dass Konversionsfaktoren vom verwendeten Strahlspektrum
abhdngen. Bei der Verwendung der effektiven Dosis als KopplungsgroRe bewegen sich die ermittelten
Konversionsfaktoren auf einer Matrix, die von den Untersuchungsparametern des betrachteten CT-Gerates
als Eingang und den Untersuchungsparametern des CBCT-Gerates als Ausgang abhangen. Faktisch flieRen
bei diesem Ansatz zwei k-Werte ein, einer vom CT-Gerat und einer vom CBCT-Gerat. Einflussfaktoren sind
neben der R6hrenspannung und dem Formfilter des CT-Gerates z.B. auch die Gesamtkollimation und der
Pitch auf Seiten des CT-Gerates und insbesondere die Kollimation auf Seiten des CBCT-Gerates. Selbst unter
Annahme gleicher CT- und CBCT-Gerate kénnen individuell unterschiedliche Untersuchungsprotokolle
daher Variationen in den k-Werten zur Folge haben. Es ergeben sich komplexe Abhangigkeiten, die intensiv
in zuklnftigen Arbeiten untersucht werden mussen.

Bezliglich der grolRen Streuung zwischen den Resultaten fir unterschiedliche Gerate konnten folgende
Beobachtungen gemacht werden:

Die Konversionsfaktoren unter Einbeziehung des Aquilion ONE liegen konstant oberhalb derjenigen des
Optima 660. Der bei den Geraten unterschiedlich groRe Fokus-lIsozentrum-Abstand sollte einen
vernachlassigbaren Einfluss haben. Das wird unter anderem in der Unsicherheitsbetrachtung deutlich, in
der eine Variation dieses Abstandes zu keiner signifikanten Anderung des Konversionsfaktors fiihrt (s.
Tabelle 12). Die bei den Simulationen bericksichtigte Kollimation in z-Richtung betrug beim Optima 660

20 mm, beim Aquilion ONE 16 mm. Hieraus resultiert ein leicht gréRBeres Overranging des Optima 660, ein
kleiner Effekt, der dadurch, dass er sowohl E als auch DLP betrifft, im Konversionsfaktor sehr klein sein
sollte. Es bleiben also das Spektrum und die x-Kollimation. Fiir die Simulation wurde der gemessene,
Aluminium-aquivalente Formfilter und ein ungefiltertes Spektrum, das in beiden Fallen anndhernd identisch
ist, verwendet. Durch den Formfilter ergibt sich eine Filterung im Zentrum des Aquillion ONE (120 kV, Filter
L) von ca. 6,9 mm Aluminium, beim Optima 660 (120 kV, Filter large) von ca. 11,1 mm. Das Spektrum des
Optima 660 ist also harter gefiltert und die mittlere Energie ist hoher. Andererseits hat das Aquilion ONE
durch einen flacheren Formfilter ein flacheren Dosisabfall zu Peripherie hin (s. Abbildung 25). Im Ergebnis
ist die anhand der Untersuchungsparameter simulierte effektive Dosis im Kopfbereich beim Aquilion ONE
groRer als beim Optima 660. Im Bereich des Kérperstamms sind die Werte effektiven Dosis fast identisch.
Das DLP ist dagegen beim Optima 660 hoher als beim Aquilion ONE. Dadurch ist das Verhaltnis von
effektiver Dosis zu DLP nicht konstant, sondern hangt von der raumlichen und spektralen Verteilung der
einfallenden Strahlung ab. Die genaueren Ursachen sind nicht abschlieRend geklart und sollten in einem
erganzenden Vorhaben erortert werden.

Zum Verstandnis der groBen Variationen fiir unterschiedliche CBCT-Gerate werden in Tabelle 18
exemplarisch anhand der Untersuchungsregion , Thorax” Einflussparameter und kcgcr miteinander
verglichen. Da kcr unverandert bleibt, ist dieser Konversionskoeffizient proportional zum
Konversionskoeffizienten k von E zu DFP.

e  Spektrum

Es besteht eine schwache Korrelation zwischen der ersten Halbwertschichtdicke (HWD) des Spektrums und
dem Konversionskoeffizienten. Je grofler die HWD, desto groRer wird auch kcscr. Besonders beim Vergleich
des Allura Xper und des Azurion mit ahnlichen Einstellungen, aber unterschiedlichem HWD wird dieses
deutlich.

e Start- und Rotationswinkel

Generell sind die Einstellungen unterschiedlicher CBCT-Gerate hier recht ahnlich, die Rohren bewegen sich
alle unter dem Tisch hindurch. Bei unterschiedlichen Start- und Endwinkeln wird das Ergebnis durch die
Organverteilung bestimmt. Dass dieses zu relevanten Anderungen fiihren kann, ist anhand der Ergebnisse
der beiden Azurion CBCT-Gerate zu erkennen, die sich nur im Startwinkel unterscheiden. Das kcgcr des
zweiten Scans, der mehr seitlich vom Korper statt unter dem Tisch fahrt, erhéht sich um 35 %.
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Tabelle 18: Einstellungen der Aufnahmen der einzelnen CBCT-Gerdite fiir Untersuchungen im Thoraxbereich. Der Startwinkel der
Rotation asar ist relativ zur 0°-Position mittig unter dem Tisch aus gerechnet. Ein negatives Vorzeichen entspricht einer Rotation
entgegen dem Uhrzeigersinn gesehen von den Fiifsen des Patienten aus.

Gerit Olstart OlRot dy d, Erste HWD | kcacr
Grad Grad mm mm mm Al uSv mGy! cm?
Cios Spin (Siemens) -89 187 173 173 6,1 0,26
RFD 3D (Ziehm) -118 165 214 214 7,34 0,38
Allura Xper (Philips) -120 210 259 200 6,75 0,23
Azurion 1(Philips) -106 210 258 199 9,91 0,28
Azurion 2 (Philips) 41 -210 258 199 9,91 0,39
Infinix (Canon) -101 110 199 199 4,21 0,24
Artis Zee (Siemens) -99 198 231 180 5,32 0,18

e Kollimation

Durch Uberlagerung mit anderen Effekten ist es schwer, den Einfluss der Kollimation zu bewerten. Im
Vergleich des Cios Spin mit der Allura Xper ist auffallig, dass das kcscr flir die Allura Xper kleiner ist trotz
grofRerer HWD. Das kdnnte auf die erheblich groRere Kollimation zurlickzufiihren sein, die zu
unterschiedlichen Dosen in den Organen fihrt. Letztlich ist jedoch zu erwarten, dass es keinen derart
einfachen Zusammenhang zwischen der FeldgrofRe und der effektiven Dosis gibt, da die jeweiligen
Gewebewichtungsfaktoren der betroffenen Organe modulierend einwirken.

e  Fokus-lsozentrum-Abstand

Der Einfluss des Fokus-Isozentrum-Abstandes ist mit derselben Argumentation wie fiir die CT-Gerate
unbedeutend.

Zusammenfassend zeigt sich ein sehr heterogenes Bild, mit vielen Einflussfaktoren, was den Ansatz, eine
Kopplung tiber die effektive Dosis herbeizufiihren besonders herausfordernd macht. Um vor allem den
komplexen Einfluss der Organe und der Dosisverteilungen in den Organen noch einmal deutlich zu machen,
sind in Tabelle 19 und Tabelle 20 exemplarisch flir Untersuchungen im Bereich des Oberbauchs sowie der
Lendenwirbelsdule fir ausgewahlte Organe die innerhalb der Simulationen an unterschiedlichen CBCT-
Geraten ermittelten relativen Dosiswerte aufgetragen. Die Organdosiswerte wurden alle auf die Dosis in
der Leber bezogen. Zudem sind die resultierenden Konversionsfaktoren kcscr von DFP zu effektiver Dosis
dargestellt. Es ist zu erkennen, dass bei Untersuchungen des gleichen Kérperbereichs die relativen
Organdosiswerte sowie die resultierenden Konversionsfaktoren deutlich zwischen den Geraten variieren
kénnen. Die Beobachtungen kénnen aktuell nur als Hinweise angesehen werden. Es ist sicherlich
erforderlich, dieses Verhalten weiter zu untersuchen.

Die im Vergleich zu dem Weg liber die technischen DosisgroRen deutlich groBeren Variationen in den
Konversionsfaktoren zwischen den CBCT- bzw. CT-Geraten im Ansatz Uber die effektive Dosis, resultieren
aus dem konzeptionell unterschiedlichen Ansatz. Messtechnisch sowie bei den Simulationen der
technischen DosisgréoBen wurde eine Zusammenfihrung der Dosisgrofien DFP und DLP fir jeweils ein
Rontgengerat angestrebt. Dieses ermoglicht, diagnostische Referenzwerte libergreifend festzulegen. Bei
dem Ansatz wird jedoch stets die in sich geschlossene Welt eines Rontgengerates betrachtet.
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Tabelle 19: Relative Organdosiswerte ausgewdhlter Organe sowie resultierende Konversionsfaktoren fiir CBCT-Untersuchungen des

Oberbauchs

Oberbauch Allura Xper / | Azurion/ | Infinix / Artis Zee /
104 kv 120 kv 110 kv 125 kv

Lunge 28% 38% 65% 20%

Brust 12% 18% 13% 5%

Magen 102% 186% 305% 73%

Dickdarm 67% 105% 175% 48%

Leber 100% 100% 100% 100%

Oesophagus 22% 32% 59% 18%

rotes Knochenmark 45% 48% 109% 38%

keser / uSv/(MmGy*cm?) | 0,264 0,426 0,223 0,228

Tabelle 20: Relative Organdosiswerte ausgewdhlter Organe sowie resultierende Konversionsfaktoren fiir CBCT-Untersuchungen im
Bereich der Lendenwirbelséule

Lendenwirbelsdule | Cios Spin | RFD3D / Allura Xper / | Azurion/ | Infinix / | Artis Zee | Multitom /

/111 kv 115 kv 119 kv 120 kv 110 kv /125 kv 116 kv
Lunge 6% 5% 6% 6% 4% 6% 10%
Brust 8% 7% 8% 6% 6% 9% 7%
Magen 147% 77% 100% 66% 57% 125% 40%
Dickdarm 177% 100% 125% 92% 97% 160% 61%
Leber 100% 100% 100% 100% 100% 100% 100%
Oesophagus 8% 7% 7% 7% 4% 7% 14%
rotes Knochenmark | 23% 18% 22% 24% 15% 22% 24%
keser / 0,372 0,341 0,323 0,355 0,243 0,3 0,232
USv/(mGy*cm?)

Auch der oben aufgefiihrte Punkt 3 lasst sich zumindest qualitativ durch den Ansatz erklaren: Dadurch, dass

die Berechnung von DFP und DLP {ber ket = E/DFP und ket = E/DLP entkoppelt werden, kommen

die teilweise groRen Variationen im Konversionsfaktoren fiir unterschiedliche CBCT-Gerate von mehr als
200 %, siehe Tabelle 18, auch hier zum Tragen.

5.5.7 Vergleichende Diskussion der Konversionsfaktoren anhand von Messungen und Simulationen

Die Herangehensweisen in den insgesamt vier Studienzweigen resultieren alle in Konversionsfaktoren.

Diese erscheinen in unterschiedlichem Umfang fiir unterschiedliche Zielstellungen brauchbar. Die

Simulationen der technischen DosisgroRen scheinen eine gute Herangehensweise zu sein, um
Konversionsfaktoren an einem groReren Geratekollektiv vorherzusagen. Dieses vereinfacht die praktische
Implementierung derartiger Faktoren erwartungsgemaR merklich. Es zeigt sich gleichwohl, dass zumindest
in einigen Fallen Abweichungen zwischen den messtechnisch bestimmten Konversionsfaktoren von CBCT-
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Geraten und der zugehorigen Simulation bestehen. Diese Unterschiede sind noch auszurdumen.
Anderenfalls ware es durchaus erforderlich, zumindest im Sinne einer Typprifung bei einer Gerategruppe

die Validitat der Simulation messtechnisch zu prifen.

Die Messungen und Simulationen zu den technischen DosisgroRen an CT-Geraten ergeben konsistente
Daten zu denen der CBCT-Gerate. Das ist erfreulich, da Aufnahmegeometrie und Trajektorien grundsatzlich
unterschiedlich sind. Die erhaltenen Resultate deuten darauf hin, dass die Ergebnisse allgemeingiiltig sind.

Der Ansatz unter Nutzung der effektiven Dosis als KopplungsgroRe erscheint wesentlich komplexer als
diejenigen mit den technischen DosisgroRen. Im Sinne einer Optimierung des Strahlenschutzes erscheint
dieser Ansatz jedoch zielfiihrender zu sein, da z.B. unterschiedliche Trajektorien, die sich merklich auf die
Verteilung der Organdosiswerte auswirken, oder auch unterschiedliche Kollimationen berticksichtigt
werden. Aufgrund der Komplexitat sind vor einer Implementierung in die Praxis jedoch noch umfangreiche
weitere Arbeiten erforderlich, die auf den Erkenntnissen dieses Vorhabens aufbauen kdnnen.

5.6 Anwendung der Konversionsfaktoren auf bestehende diagnostische Referenzwerte

In Kapitel 5.5 wurde vorgestellt, wie aus den durchgefiihrten Messungen und Simulationen
Konversionsfaktoren zwischen DFP und DPL ermittelt werden kénnen. Die Durchfiihrung der Messungen
zur Bestimmung der Konversionsfaktoren zeigte sich dabei als reproduzierbar und vertrauenswiirdig
moglich. Es zeigte sich, dass ohne eine Beriicksichtigung der spektralen Abhangigkeit Konversionsfaktoren
von 23,6 cm fiir den Kopfbereich und 50,5 cm fiir den Bereich des Kérperstamms angenommen werden
kénnen. Ausgehend von diesen Werten ist es moglich, diagnostische Referenzwerte, die fir CT-
Untersuchungen spezifiziert sind, auf CBCT-Untersuchungen mit entsprechenden klinischen
Fragestellungen zu Gbertragen. In Tabelle 21 sind flr ausgewahlte CT-Untersuchungen Entsprechungen fir
CBCT-Untersuchungen formuliert. Es bestehen gleichwohl Herausforderungen, die bedacht werden
missen. Eine einfache Umrechnung von Zahlenwerten ohne diese Uberlegungen erscheint nicht sinnvoll.

Tabelle 21: Ubertragung ausgewdhliter DRW aus der CT-Diagnostik auf CBCT-Untersuchungen.

Korperbereich Untersuchung DRW (DLP) / mGy*cm DRW (DFP) / cGy*cm?
Kopf Hirnschadel 850 2006

Kopf Gesichtsschadel 200 472

Kopf NNH 90 212

Korperstamm HWS 300 1515

Korperstamm LWS 180 909

Kérperstamm Thorax 350 1767

Kérperstamm Oberes Abdomen 360 1818

5.6.1 Beriicksichtigung des Einsatzzwecks der Untersuchungen

Eine zahlenmaRige Umrechnung von DRW aus der CT-Diagnostik in die CBCT-Diagnostik ist ohne weiteres
moglich. Sie verkennt dabei jedoch die individuellen klinischen Fragestellungen, die mit Untersuchungen
einhergehen. Die in Tabelle 21 enthaltene Untersuchung , Gesichtsschadel” ist in der CT-Diagnostik im
Unterschied zu den ,,NNH“-Untersuchungen fiir eine Niedrigkontrastdiagnostik vorgesehen. Eine
Ubertragung dieses DRW in den Bereich der CBCT-Diagnostik, die weit iiberwiegend im
Hochkontrastbereich liegt, erscheint problematisch. Bei den ,,LWS“-Untersuchungen wird sowohl bei CT- als
auch bei CBCT-Untersuchungen vielfach der Fokus auf einer Hochkontrastbildgebung liegen. Dennoch dient
im CT-Bereich die Untersuchung vornehmlich der Primardiagnostik, im Unterschied zur CBCT-Bildgebung,
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die oft zur Operationskontrolle eingesetzt wird und somit potentiell im Einsatz eine geringere Bildqualitat
bendtigt.

Eine unreflektierte Ubertragung von DRW zwischen beiden Bereichen erscheint problematisch.

5.6.2 Beriicksichtigung der Scanldangen

In Tabelle 22 sind die Scanlangen, die mit den in Tabelle 21 betrachteten Untersuchungen verbunden sind,
aufgefiihrt. Dabei wurden die Scanlangen als Quotient aus DLP und CTDI aus den in der Publikation der
DRW [27] enthaltenen Werten berechnet.

Tabelle 22: Scanldngen, die tiber den Quotienten DLP/CTDI mit den DRW in der CT-Diagnostik verknlipft sind, s. [27]

Koérperbereich Untersuchung Scanlinge / cm
Kopf Hirnschadel 14

Kopf Gesichtsschadel 10

Kopf NNH 11,25
Korperstamm HWS 15
Kérperstamm LWS 18
Korperstamm Thorax 35
Korperstamm Oberes Abdomen 24

In Tabelle 4 sind im Vergleich die bei den Messungen an CBCT-Geraten beobachteten Strahlausdehnungen
im Isozentrum aufgefiihrt. Bei fast allen CBCT-Geraten ist es nicht moglich, diese Kollimationen zu andern
und an das untersuchte Objekt anzupassen. Dieses hat zur Konsequenz, dass bei CBCT-Untersuchungen die
flr CT-Untersuchungen gewlinschten Scanbereiche ldngs der Patientenachse nicht realisiert werden
kénnen. Es sind nun zwei unterschiedliche Herangehensweisen denkbar, um mit dieser Situation
umzugehen.

Im einfachsten Fall wiirde der Unterschied in der Scanlange nicht bericksichtigt. Letztlich sind auch bei der
CT-Diagnostik die Scanlangen nur orientierend vorhanden. Bewertet wird die Einhaltung der DosisgroRRen,
insbesondere des DLP. Diese Herangehensweise flihrt jedoch unmittelbar zu einer Verzerrung der
gestatteten Dosis. Bei einem CBCT-Gerat, mit dem eine Diagnostik, z.B. im Rahmen einer Thorax-Punktion
erfolgt, waren allgemein hohere Dosiswerte zuldssig als es sinnvoll erscheint, einzig dadurch, dass die
Scanldnge in der z-Richtung bei den CBCT-Geraten merklich kleiner ist als fiir eine CT-Untersuchung
angenommen. Bei NNH-Untersuchungen auf der Gegenseite ware eine pro Langeneinheit des abgebildeten
Korpers viel kleinere Dosis gestattet als bei CT-Untersuchungen, was sich aus den im Vergleich zur CT-
Vorgabe groReren z-Kollimationen bei den CBCT-Geréaten ergibt.

Es erscheint notwendig auf die gerade angesprochenen Verzerrungen der auf die abgebildete Kérperlange
normierten Dosis zu reagieren. Denkbar ware hier ein Ansatz, bei dem individuell fir CBCT-Geréate aus der
gemalk der DRW fiir CT-Untersuchungen angenommenen Scanldange und der Kollimation des CBCT-Gerates
in z-Richtung ein z-geratespezifischer DRW berechnet wird.

Beispiel:

Angenommen wird das Cios Spin C-Bogengerat. Dieses hat gemaR Tabelle 4 eine Kollimation in z-Richtung
von 16,1 cm. Betrachtet wird nun eine Bildgebung der LWS. GemaR den aktuellen DRW [27] sind hierfir ein
DRW/(DLP) von 180 mGy*cm und eine Scanldange von 18 cm vorgesehen.
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Aus dem Verhéltnis der beiden z-Ausdehnungen Idsst sich nun ein Korrekturfaktor k, = 16'1/18 = 0,89

berechnen. Damit ergibt sich ein geradtespezifischer DRW(LWS — DFP) von 180 mGy * cm * 50,5 cm *
0,89 = 809 cGy * cm?.

Die vorgestellte Vorgehensweise flihrt zu einem erhéhten organisatorischen Aufwand. Andererseits wird
hierdurch ein auf die individuelle Scanlange angepasster DRW erhalten.

5.6.3 Beriicksichtigung der Strahlausdehnung orthogonal zur Patientenlangsachse

Bei den DRW in der CT-Diagnostik wird davon ausgegangen, dass das untersuchte Objekt orthogonal zur
Patientenachse (x-Richtung) vollsténdig liberstrahlt wird. Das trifft auch bei allen CT-Geraten zu. Bei den
CBCT-Geraten ergeben sich aus den allgemein nicht anzupassenden Kollimationen in x-Richtung fir die
Betrachtung von Untersuchungen im Kopf- und Kérperstammbereich zwei unterschiedliche Folgen.

Das bei Untersuchungen im Kopfbereich betrachtete CTDI-Kopfphantom wird bei den meisten CBCT-
Geraten Uberstrahlt. Anders sieht es bei dem CTDI-Kérperphantom aus. Nur sehr wenige CBCT-Gerate
ermoglichen eine Kollimation, von 32 cm oder mehr in x-Richtung. Bei der Ermittlung der
Konversionsfaktoren (s. Abschnitt 5.2.1.2) wurde hierauf dadurch reagiert, dass die Konversionsfaktoren fir
Untersuchungen im Kopfbereich alle auf 16 cm und fiir Untersuchungen im Kérperstammbereich auf 32 cm
Kollimation in x-Richtung normiert wurden. Fir virtuelle CBCT-Gerate, die diese Kollimationen anbieten,
sind die Konversionsfaktoren unmittelbar verwendbar. Bei realen Geraten muss hierauf reagiert werden,
wobei die Falle fiir Kopf- und Kérperstammuntersuchungen zu unterscheiden sind.

Bei Untersuchungen im Kopfbereich wird, wie erwdhnt, bei fast allen CBCT-Geraten das CTDI-Kopfphantom
Uberstahlt. Es kann nun argumentiert werden, dass ein CBCT-Gerét hinsichtlich der Dosis nicht benachteiligt
werden darf, weil es in groRerem Umfang am Patienten vorbeistrahlt. Diese Argumentation ist schlissig,
wobei durchaus zu bemerken ist, dass auch in der Projektionsradiographie eine zu grolRe Einblendung zu
einem falschlich hohen DFP fiihrt, das ggf. in der Folge gegeniber der arztlichen Stelle zu rechtfertigen ist.
Andererseits verfiigen die aktuellen CBCT-Gerate, wie bereits erwahnt, konzeptionell nicht tber die
Moglichkeit einer Kollimation in x-Richtung. Es erscheint plausibel, der Situation Gber eine Erweiterung des
geratespezifischen Korrekturfaktors zu begegnen, der bereits in Abschnitt 5.6.2 diskutiert wurde. Denkbar
waren zur Beriicksichtigung der Uberstrahlung in x-Richtung Korrekturfaktoren geméaR Tabelle 23.

Tabelle 23: Korrekturfaktoren zur Beriicksichtigung einer Uberstrahlung des CTDI-Kopfohantoms

x-Kollimation / cm 32 30 28 26 22 19 16

Korrekturfaktor 2,0 1,87 1,75 1,62 1,37 1,19 1,0

Beispiel:

Beispielhaft betrachtet wird das Allura Xper Angiographiegerat. Dieses hat gemaR Tabelle 4 eine
Kollimation in x-Richtung von 26,8 cm sowie in z-Richtung von 20,7 cm. Betrachtet wird eine NNH-
Untersuchung. GemaR den aktuellen DRW [27] sind hierfiir ein DRW(DLP) von 90 mGy*cm und eine
Scanldange von 11,25 cm vorgesehen.

Der Korrekturfaktor fiir die Uberstrahlung in x-Richtung lsst sich durch lineare Interpolation aus den
Stitzpunkten in Tabelle 23 zu 1,67 berechnen. Der Korrekturfaktor fiir die Strahlausdehnung in z-Richtung

betragt 20'7/11 25 = 1,84. Damit ergibt sich geratespezifischer DRW(NNH-DFP) zu 90 mGy * cm *
23,6cm x 1,84 * 1,67 = 653 cGy * cm?.

Im Kérperstammbereich verhalt sich die Situation anders als bei Kopfuntersuchungen. Hier exponieren die
CBCT aufgrund der kleineren x-Kollimation in fast allen Fallen ein kleineres Feld als bei entsprechenden CT-
Untersuchungen. Es erscheint ungerechtfertigt, dieses bei der Ubertragung zu CBCT-Geraten nicht zu
bericksichtigen. CBCT-Geréte, die aufgrund einer kleineren x-Kollimation nur ein kleineres abgebildetes
Volumen erzeugen, sollten auch nur eine kleinere Dosis zugestanden bekommen. Tabelle 24 zeigt
entsprechend Tabelle 23 Korrekturfaktoren fiir dieses Szenario.
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Tabelle 24: Korrekturfaktoren zur Beriicksichtigung einer unvollsténdigen Exposition des CTDI-Kérperphantoms

x-Kollimation / cm 32 30 28 26 22 19 16

Korrekturfaktor 1,0 0,94 0,88 0,81 0,69 0,59 0,5

Anhand dieser Korrekturfaktoren lassen sich auf einfachem Weg geratespezifische DRW festlegen.

Unabhangig von einer moglichen Korrektur der DRW stellt sich die Frage, ob CBCT-Gerate mit einer
beliebigen Kollimation in x-Richtung fiir samtliche Fragestellungen zugelassen werden sollen. Die konkrete
Frage ware hier: Wie grof$ muss das aus der Untersuchung resultierende Volumen mindestens sein, um
einen klinisch sinnvoll verwertbaren Datensatz zu erzeugen. Sollte sich hier ein Konsens finden lassen, so
ware es moglich, zukiinftig DRW festzulegen, die auf diese FeldgréRRe hin bezogen sind. Solang CBCT-Gerate
keine Kollimation in der x-Richtung ermdglichen, lieRe sich solch etwas praktisch gleichwohl nicht
realisieren.

5.6.4 Ubergang zur Beriicksichtigung der Einfallsdosis im Isozentrum

In den Abschnitten 5.6.2 und 5.6.3 wurden Moglichkeiten mit dem Ziel diskutiert, die sehr individuelle und
vielfach nicht dnderbare Kollimation der CBCT-Geréte bei der Ubertragung von DRW aus dem Bereich der
CT-Bildgebung zu beriicksichtigen. Die angesprochenen Ansatze korrigieren dabei die Abweichung der
individuellen Gegebenheiten von den Standardparametern, fiir die die Konversionsfaktoren von DLP zu DFP
ermittelt wurden. Die Konversionsfaktoren streben damit an, unter Standardbedingungen eine in der DLP-
und der DFP-Welt einander entsprechende Bildqualitat zu erzielen, z.B.

DRW/(LWS-DLP) hat eine Scanldnge von 18 cm = DRW/(LWS-DFP) fiir eine Bildaufnahme mit der Kollimation
(x/z)=(32cm /18 cm)

DRW(NNH-DLP) hat eine Scanlénge von 11,25 cm = DRW(NNH-DFP) fir eine Bildaufnahme mit der
Kollimation (x / z) = (16 cm / 11,25 cm)

In der Welt der CT-Bildgebung werden traditionell zwei Dosisgroflen verwendet. Das DLP ist die DosisgroRe,
die mit dem Strahlenrisiko von Patienten korreliert ist. Der CTDI ermoglicht eine Aussage Uber die lokale
Dosis, die fiir eine Untersuchung mit der angestrebten Bildqualitat bendtigt wird. Die Festlegung einer dem
CTDI entsprechenden Grolie bei der Berlicksichtigung des DFP erscheint plausibel. Diese GrofSe entspricht
der Einfallsdosis E;im Isozentrum.

Berechnet werden kann E; aus den bereits benannten GréRen, den Kollimationen in x- und z-Richtung, dem
DRW aus der CT-Bildgebung sowie dem Konversionsfaktor von DLP zu DFP unter standardisierten
Bedingungen.

Beispiele:

Betrachtet wird eine LWS-CT-Untersuchung. Hierfiir ist gemal [27] ein DRW von 180 mGy*cm spezifiziert.
Angenommen wird eine Scanlange von 18 cm. Der Konversionsfaktor fiir eine Kollimation in x-Richtung von

. . S DRWx*k _ 180 mGy*cm+50,5
32 cm betragt 50,5 cm. Damit ergibt sich E; = = bl =14 maGy.
dyxdy 32 cmx18 cm

Betrachtet wird eine NNH-CT-Untersuchung. Hierfir ist gemaR [27] ein DRW von 90 mGy*cm spezifiziert.

Angenommen wird eine Scanlange von 11,25 cm. Der Konversionsfaktor fiir eine Kollimation in x-Richtung
90 mGy*cmx23,6 cm
4 = 11,8 mGy.
16 cm#+11,25 cm

von 16 cm betragt 23,6 cm. Damit ergibt sich E; =

Unter Berlicksichtigung von E; erscheint es moglich konsistent und gerateunabhangig DRW fir
unterschiedliche Untersuchungen im Bereich der CBCT-Diagnostik festzulegen. Die Grole ist dabei nicht
darauf beschridnkt den Ubergang von der CT- in die CBCT-Welt zu erméglichen. Nach einem einmal
erfolgten Ubergang erscheint es moglich, anhand dieser MessgréRe DRW im Bereich der CBCT-Diagnostik
weiterzuentwickeln und dabei den in Abschnitt 5.6.1 angesprochenen von der CT-Diagnostik abweichenden
Einsatzzweck der CBCT-Blldgebung zu berlicksichtigen. Es ist denkbar, bei einer Konzentration auf diese
DosisgroRe die Kollimationen der CBCT-Gerate in x- und z-Richtung als Teil der Rechtfertigung bzw. der
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klinischen Entscheidung anzusehen und bei Prifungen durch die arztlichen Stellen entsprechend zu
beriicksichtigen. An dieser Stelle konnten unangemessen grofSe aber auch zu kleine Kollimationen korrigiert
werden. Es wiirde hier bis auf weiteres toleriert, dass CBCT-Gerate nicht auf individuelle Patientenbelange
hin kollimierbar sind.

Es ware weiterhin denkbar E; mit der fir die bei CT-Untersuchungen als sinnvoll angesehenen Scanldnge zu
multiplizieren, zu einem Quasi-DLP. Uber die zuléssige Scanlinge wiren dann die DRW in CT und CBCT
aneinander angeglichen. Potentiell resultieren allerdings argumentative Herausforderungen gegeniber
Herstellern, deren CBCT-Gerate ausschlieflich groRere Kollimationen als vorgesehen erlauben. Fir den Fall,
dass die Hersteller von CBCT-Geraten zukiinftig Gerate auf den Markt bringen, die in x- und z-Richtung
kollimierbar sind, ware es auch wieder denkbar, E; mit Feldausdehnungen in x- und z-Richtung, die als
klinisch sinnvoll angesehen werden, zu multiplizieren, um ein klinisch optimiertes DFP zu erhalten. Dieser
Schritt wird allerdings bislang von keinem bekannten CBCT-Gerat unterstitzt.

6 AbschlieBende Betrachtung und Ausblick

CBCT-Gerate finden zunehmend weitere Einsatzbereiche. Bislang ist es jedoch kaum moglich, Dosiswerte
aus CT und CBCT zu vergleichen, da die verwendeten technischen DosisgroRen konzeptionell
unterschiedlich sind.

Die Literaturrecherchen, die begleitend wahrend der Projektlaufzeit erfolgt sind, zeigen, dass international
bislang keine nennenswerten Anstrengungen erfolgen, um die DosisgroBen aus der CT- und CBCT-
Bildgebung zu verbinden.

Im Rahmen dieses Projektes wurden Ansatze formuliert und an exemplarischen Geraten erprobt, die
anstreben, die DosisgrofRen aus der CT- und CBCT-Blldgebung zu verbinden. Konzeptionell unterschiedlich
wurden messtechnische Ansatze sowie Simulationsansatze entwickelt und erprobt. Die messtechnischen
Ansatze basieren im Wesentlichen auf VolumendosisgréoRen, DLP sowie f(0), in CTDI-Priifkdrpern. Im
Rahmen des Projektes wurden dariiber hinaus etliche weitere MessgroRen, z.B. die Kollimation der CBCT-
Geréite oder Informationen zu den Réntgenspektren erhoben. Es bleibt bei einer moglichen Uberfiihrung
der Ergebnisse in die Routine zu entscheiden, ob derartige Daten, zumindest im Rahmen von Typtestungen,
erhoben werden, oder ob eine groRRere Unsicherheit der Konversion toleriert wird.

Bei den simulationstechnischen Ansatzen bleibt der Ansatz, Konversionsfaktoren tiber technische
DosisgroRen zu ermitteln von dem zu unterscheiden, bei dem eine Kopplung der beiden bildgebenden
Verfahren liber die damit verbundene effektive Dosis erfolgt. Der Simulationsansatz zur Ermittlung der
technischen DosisgroRen ist als Erweiterung des messtechnischen Ansatzes zu verstehen. Er ermoglicht es
bei ahnlichen Rontgengeraten ohne erforderliche Messungen die resultierenden Konversionsfaktoren zu
prognostizieren. In Einzelfallen gibt es allerdings bislang nicht geklarte Unterschiede zwischen den
messtechnischen und den anhand der Simulationsrechnungen erhaltenen Ergebnissen. Der Ansatz (iber die
effektive Dosis als KopplungsgroRe ist als zukunftsweisend anzusehen. Er ermoglicht es, eine echte
Optimierung der Bildgebungen vorzunehmen, da z.B. unterschiedliche Organexpositionen, die aus
unterschiedlichen Aufnahmetrajektorien resultieren, anders als bei den technischen Ansatzen,
beriicksichtigt werden. Fiir regulative Zwecke erscheint dieser Ansatz aktuell jedoch noch zu komplex.
Zudem verbleiben auch am Projektende noch zahlreiche offene Fragen, die im Rahmen zukinftiger
Forschungsanstrengungen zu beantworten sind.
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Anlage 1

Tabelle 25: Suchabfragen, formuliert in der spezifischen Syntax der fiinf genutzten Literaturdatenbanken
Pubmed/Medline, Web of Science, Scopus, Science Direct und EuropePMC.

Query Nr. | Datenbank | Query-Strings

("DOSIMETRY")

AND (("EFFECTIVE DOSE") OR ("DOSE AREA PRODUCT") OR ("ABSORBED

DOSE") OR ("FACTOR") OR ("DAP") OR ("DOSE LENGTH PRODUCT") OR

Pubmed, | ("DLP") OR ("KERMA AREA PRODUCT") OR ("KAP")) AND (("COMPUTED

1 Medline TOMOGRAPHY") OR ("CONE BEAM") OR ("CBCT") OR ("DVT") OR ("DIGITAL
VOLUME TOMOGRAPHY")) NOT ("PET") NOT ("POSITRON") NOT ("SPECT")

Bemerkung: Das Datum ist entsprechend handisch einzuschranken.

((All=(("DOSIMETRY") AND (("EFFECTIVE DOSE") OR ("DOSE AREA
PRODUCT") OR ("ABSORBED DOSE") OR ("FACTOR") OR ("DAP") OR
("DOSE LENGTH PRODUCT") OR ("DLP") OR ("KERMA AREA PRODUCT") OR
("KAP")) AND (("COMPUTED TOMOGRAPHY") OR ("CONE BEAM") OR
("CBCT") OR ("DVT") OR ("DIGITAL VOLUME TOMOGRAPHY"))) NOT

All=(("PET") OR ("POSITRON") OR ("SPECT"))))
Web of

Science Zusatzlich wurden folgende Bedingungen handisch selektiert:

Dokumenttyp = Artikel
Indizes = SCI-EXPANDED, CPCI-S

Bemerkung: Das Datum ist entsprechend handisch einzuschranken.

( ALL ( "Dosimetry" ) AND TITLE-ABS-KEY ( "EFFECTIVE DOSE" OR "DOSE
AREA PRODUCT" OR "ABSORBED DOSE" OR "FACTOR" OR "DAP" OR "DOSE
LENGTH PRODUCT" OR "DLP" OR "KERMA AREA PRODUCT" OR "KAP" )
AND TITLE-ABS-KEY ( "COMPUTED TOMOGRAPHY" OR "CONE BEAM" OR
"CBCT" OR "DVT" OR "DIGITAL VOLUME TOMOGRAPHY" ) AND NOT TITLE-
1 Scopus ABS-KEY ( "PET" ) AND NOT TITLE-ABS-KEY ( "Positron" ) AND NOT TITLE-
ABS-KEY ( "SPECT" ) ) AND DOCTYPE ( ar OR re ) AND ( LIMIT-TO ( PUBYEAR
, [SJAHRS] ) )

Bemerkung: [SJAHRS] ist durch den gewlinschten Zeitraum zu ersetzen.

Science Das System akzeptiert nur maximal 8 logische Operatoren. Daher kann
Direct Query 1 hier nicht angewendet werden.




Query Nr. | Datenbank | Query-Strings
("dosimetry" AND ("effective dose" OR "dose area product” OR "DAP" OR
"absorbed dose" OR "factor" OR "dose length product" OR "DLP" OR
"kerma area product" OR "KAP") AND ("computed tomography" OR "cone
1 Europe beam" OR "CBCT" OR "DVT" OR "digital volume tomography") NOT "PET"
PMC NOT "positron" NOT "SPECT")
Bemerkung: Das Datum ist entsprechend handisch einzuschranken.
(("DOSE AREA PRODUCT") OR ("DAP") OR ("KERMA AREA PRODUCT") OR
Pubmed, ("KAP")) AND (("DOSE LENGTH PRODUCT") OR ("DLP"))
2
Medline
Bemerkung: Das Datum ist entsprechend handisch einzuschranken.
((All=((("DOSE AREA PRODUCT") OR ("DAP") OR ("KERMA AREA
PRODUCT") OR ("KAP")) AND (("DOSE LENGTH PRODUCT") OR ("DLP"))))
Web of Zusatzlich wurden folgende Bedingungen handisch selektiert:
2
Science Dokumenttyp = Artikel
Indizes = SCI-EXPANDED, CPCI-S
Bemerkung: Das Datum ist entsprechend handisch einzuschranken.
(TITLE-ABS-KEY ("DOSE AREA PRODUCT" OR "DAP" OR "KERMA AREA
PRODUCT" OR "KAP") AND TITLE-ABS-KEY ("DOSE LENGTH PRODUCT" OR
5 Scopus "DLP")) AND DOCTYPE (ar OR re) AND (LIMIT-TO ( PUBYEAR , [JAHRE!]))
Bemerkung: [JAHRE!] ist durch den gewiinschten Zeitraum zu ersetzen.
("DOSE AREA PRODUCT" OR "DAP" OR "KERMA AREA PRODUCT" OR
, Science "KAP") AND ("DOSE LENGTH PRODUCT" OR "DLP")
Direct
Bemerkung: Das Datum ist entsprechend handisch einzuschranken.
("dose area product" OR "DAP" OR "kerma area product" OR "KAP") AND
, Europe ("dose length product" OR "DLP")
PMC

Bemerkung: Das Datum ist entsprechend handisch einzuschranken.
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Anlage 2

Die folgende tabellarische Ubersicht stellt kurze Inhaltsangaben fiir die am relevantesten angesehen
Arbeiten aus den durchgefiihrten Recherchen zusammen.

Schlissel

Kurzzusammenfassung

Zitat

Kyriakou2008

Kyriakou2008a

Die Arbeiten stellen Simulationen mittels ImpactMC und Messungen mit
Mehrfach-CTDI-Phantomen gegeniiber. Verwendet werden 250 mm
Kammern. Als DLP wird das Produkt aus dem gemessenen CTDI und der
Detektorausdehnung in der Langsachse verwendet.

Relevantes Resultat: Die ermittelten Werte fiir das DFP und das CTDI /
DLP korrelieren gut. Aufgrund der inhomogenen Dosisverteilungen
bestehen gleichwohl Probleme in einer Korrelation der Dosisindizes mit
der effektiven Dosis.

[28]

[29]

Pauwels2012a

Die Arbeit stellt Messungen im CTDI-Phantom an dentalen CBCT vor. Die
Messungen erfolgen mit TLD, radiochromen Filmen sowie einer Farmer-
Kammer. Die Messungen werden zentriert und Off-Centre durchgefihrt.

Relevantes Resultat: Aufgrund der grof3en Feldinhomogenitaten
erscheinen Messungen mit lonisationskammern problematisch. Es
erscheint potentiell sinnvoller, lber DFP-Messungen zusammen mit
Konversionsfaktoren belastbare Dosisdaten zu ermitteln. Alternativ sind
eine praktische Validierung verschiedener moglicher Dosisindizes sowie
die Definition von Umrechnungsfaktoren fiir die Patientendosis
erforderlich.

[30]

Rampado2016

Die Arbeit vergleicht unterschiedliche Ansatze zur Bestimmung von
Organdosen bei CBCT in der Strahlentherapie. Verglichen werden TLD-
Messungen in Alderson-Phantomen, Simulationsrechnungen sowie
Dosisindikatoren. Hierzu werden umfangreiche Messungen des DFP, der
kumulativen Dosis im Isozentrum, des CBDI sowie der ,central cumulative
dose” gemal dem TG-111 Report durchgefiihrt. Simulationsrechnungen
erfolgten mit PCXMC2.0. Es ergaben sich gewisse Probleme im Vergleich
der Simulationen mit den TLD-Messungen, da das PCXMC bei
ausgedehnten Organen Mittelungen der Dosis vornimmt.

Relevantes Resultat: Die Dosisindikatoren korrelierten in der Arbeit gut
mit den ermittelten Organdosiswerten. Unterschiedliche Habitus konnten
Uber einen dem SSDE-entsprechenden Ansatz beriicksichtigt werden.

[31]
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Schlissel

Kurzzusammenfassung

Zitat

Ben-
Schlomo2016

Die Arbeit vergleicht die effektiven Dosen von CBCT-Untersuchungen an
einer Philips Allura Xper und Untersuchungen an einem konventionellem
CT (Philips MX-8000 IDT 16) fir die Fragestellung bildgefiihrter
Nadelbiopsien. Die Messungen wurden an anthropomorphen Phantomen
fiir Kinder und Erwachsene durchgefiihrt. MessgroRen sind die
Oberflachendosis sowie die Dosis im Isozentrum bei CBCT-
Untersuchungen. Organdosen und effektiven Dosen wurden mit PCXMC
berechnet. Bei CT-Untersuchungen wurden effektive Dosen auf Grundlage
technischer DosisgroRen (CTDI) abgeschétzt.

Relevantes Resultat: Die Arbeit scheint relevant fiir das Vorhaben wegen
des direkten Vergleichs von CBCT und CT, bei Angabe von CTDI und DFP.
Allerdings sind die Beschreibungen des Messaufbaus und der
Berechnungen lickenhaft und schwer nachzuvollziehen.

(8]

Chu2014

Die Arbeit vergleicht die effektiven Dosen bei Untersuchungen mit einem
C-Arm und konventioneller CT bei angiographischen Fragestellungen.
Ermittelt wurde die effektive Dosis durch TLD-Messungen mit einem
Rando-Alderson-Phantom. Parallel gemessen wurden DFP und
Einfallsdosis fir die CBCT sowie DLP fiir konventionelle CT.

Relevantes Resultat: Die Arbeit erscheint relevant fiir das Vorhaben
wegen des direkten Vergleichs von CBCT und CT, bei Angabe von CTDI und
DFP.

[32]

Dierckx2014

Die Arbeit vergleicht die effektiven Dosen fiir CBCT und CT-
Untersuchungen fiir Sinus und Mittelohr. Messungen erfolgten mit TLDs
im Rando-Alderson-Phantom. Parallel werden Simulationen mit PCXMC
und MCNP durchgefiihrt, wobei die Simulationen mit Hilfe vom DFP auf
Messwerte normiert wurden. Die CT-Dosis wurde mit einem Tool
basierend auf einer Excel-Tabelle berechnet.

Die Arbeit erscheint relevant fiir das Vorhaben wegen des direkten
Vergleichs von CBCT und CT, bei Angabe von CTDI und DFP.

[33]

Dixon2003

Diese Arbeit ist eine Basisarbeit zur Dosimetrie innerhalb der cone-beam-

Dosimetrie. Es wird hierin insbesondere die inverse CTDI-Messung mittels

einer kleinen Kammer in einem weit aufgefacherten Strahl hergeleitet und
praktisch angewandt.

Nachdem innerhalb des aktuellen Vorhabens beabsichtigt ist, CTDI-
Messungen nach dieser Vorgehensweise durchzufiihren, ist die Arbeit
methodisch sehr relevant.

3]

Hwang2018

Die Arbeit stellt retrospektive Monte-Carlo-Simulationen von 80 realen
TACE-Interventionen vor. Es werden Konversionsfaktoren zwischen dem
DFP und der effektiven Dosis bestimmt. Die Simulationen erfolgten mittels
PCXMC unter Verwendung von Phantomen, welche den BMI der
Patienten angepasst waren.

[34]
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Schlissel

Kurzzusammenfassung

Zitat

Suzuki2011

In der Arbeit werden im Rahmen von Phantomstudien mittels
unterschiedlich korpulenter Rando-Alderson-Phantome (simuliert durch
mehrere Bauchwickel) Konversionsfaktoren des DFP zur effektiven Dosis
flir abdominelle CBCT-Untersuchungen ermittelt. Die
Patientenuntersuchungen wurden an drei unterschiedlichen CBCT-
Systemen durchgefihrt.

[35]

Weir2019

In dieser Arbeit wurden drei Korrekturverfahren zur Messung des CTDI fiir
weit kollimierte konventionelle CT-Anlagen anhand eines 256-Zeilen-
Scanners verglichen. Diese umfassen 1) eine 0.6 cm® Farmerkammer zur
Messung der Spitzendosis und anschlieffenden Bestimmung des
Dosislangenintegrals, 2) die Integration von Messungen mit einer
konventionellen Stabkammer Gber 600 mm und 3) den gemaR IEC-
Empfehlungen auf die Kollimation angepassten konventionellen CTDI.
Anhand der Messungen wurden Korrekturfaktoren, basierend auf linearen
und Polynomfunktionen, vorgeschlagen.

Relevantes Resultat: Mittels entsprechender Korrekturverfahren kann die
experimentelle Messung, wie wir sie im Projekt durchgefiihrt haben nach
entsprechender Validierung potentiell vereinfacht werden.

[36]

Greffier2021

In dieser Arbeit haben die Autoren retrospektiv die effektive Dosis von
Vertebroplastien an Brust- und Lendenwirbelkérpern verglichen, die
entweder mit Hilfe konventioneller CT oder mittels Durchleuchtung und
gef. CBCT gefiihrt wurden. Im Falle der konventionellen CT wurden die
Rechnungen mit CT-Expo anhand von 16 Organen ausgefihrt. PCXMC 2
kam fir die Durchleuchtung und CBCT zum Einsatz. Jedoch wurden die
effektiven Dosen lediglich fiir die gesamte Prozedur bestimmt und sind
nicht auf Serienebene differenzierbar.

Relevantes Resultat: Die Arbeit sehen wir als methodisch erwdahnenswert
an, da fir die in unserem Projekt zu betrachtenden Kérperregionen eine
Fusion von CT und projektionsradiographischen Dosen liber die effektive
Dosis auf analoge Weise mittels entsprechender Simulationen
durchgefiihrt wurde. Die Zielstellung dieser Arbeit ist jedoch nicht
vollstandig analog zu sehen, da es hier vielmehr um den unmittelbaren
Vergleich beider Techniken hinsichtlich Dosis geht, jedoch kein
systematischer Versuch unternommen wird, DLP und DFP in Relation zu
setzen.

[37]

Kralik2018

Die Arbeit stellt Simulationen unterschiedlicher Geometrien und
Phantome fiir dentale CBCT vor und vergleicht die Organdosiswerte sowie
effektive Dosis mit DFP-Werten. Die Simulationen wurden mit MCNP
durchgefihrt.

Relevantes Resultat: Mit einer als tolerabel anzusehenden Unsicherheit ist
eine Korrelation zwischen der effektiven Dosis und dem DFP moglich.

[38]
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Lofthag-
Flansen2008

Die Arbeit vergleicht die anhand von Konversionsfaktoren aus CTDI und
DFP berechnete effektive Dosis fiir dentale CBCT.

Relevantes Resultat: Solange das untersuchte Objekt, CTDI-Phantom,
zentriert im Untersuchungsbereich ist, ist das CTDI ein sinnvolles Korrelat.
Bei einer Verschiebung des Zentralstrahls in die Randbereiche geht die
Korrelation verloren.

[39]

Podniecks2012

Die Arbeit stellt Messungen im CTDI-Phantom sowie PCXMC-Simulationen
an einer Artis Zee Anlage vor. Die Messungen wurden mit einer 100 mm
Stabkammer in einem einfachen sowie einem doppelten CTDIs;-Phantom
durchgefiihrt. Hierbei wurde die Kammer bewusst tberstrahlt. Die
effektive Dosis wurde aus dem gemessenen CTDI-Wert, der exponierten
Lange sowie Konversionsfaktoren bestimmt.

Relevantes Resultat: Die empirischen Werte fiir die effektive Dosis, die
aus den CTDI-Messungen zusammen mit Konversionsfaktoren bestimmt
wurden, stimmen gut mit den durch die Simulation ermittelten tberein.

[40]

Fahrig2006

Die Arbeit diskutiert das Verhaltnis von Dosis und Bildqualitat an einer
Axiom Artis dTA CBCT-Anlage. Die Dosis wird tiber die Messung des CTDI
mit einer kleinen Kammer an zentraler Phantomebene gemessen.

Die Arbeit ist aus dem Blick der Messtechnik fiir das aktuelle Vorhaben
bedeutsam. Zudem erfolgt eine Abschatzung der Scanwinkel von CBCT-
Systemen, die typisch wohl bei 210° liegen, was einem 180° Scan zuzliglich
zweimal einem halben Cone-Winkel entspricht.

[18]

Fransson2021

In diesem Konferenzbeitrag wurden Messungen an einem Siemens
Multitom-Rax-System skizziert und ein nicht ndher spezifiziertes DFP/DLP-
Konvertierungstool des Herstellers betrachtet. Das Vorhaben wurde
jedoch nur an einem Geratetyp und nur flr Extremitdten verfolgt. Der
experimentelle Aufbau ist teilweise analog zu unserem Vorhaben zu
sehen. Mit einem 3fach-CTDI-Phantom und einer 300 mm Stabkammer
wurden CTDI-Werte gemessen. Es wurde jedoch kein Zusammenhang mit
einer konventionellen CT-Untersuchung hergestellt und insbesondere
nicht die Zusammenfihrung tber die effektive Dosis angestrebt.

[7]
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Abuhaimed
2020

Anhand des in dieser Arbeitsgruppe bekannten und validierten
MonteCarlo-Modells wurden thoretische Untersuchungen mit dem kV-
Imager des Varian TrueBeam durchgefiihrt. Hierbei wurde der Versuch
einer Definition von Dosislangenprodukten fiir dieses CBCT (900 mm Head
und Body) bei verschiedenen Spektren und Kollimationen vorgenommen.
AnschlieBend wurden Dosisprofilintegrale und entsprechend daraus
,Effizienzwerte” als Quotienten zwischen DLP des CT und DLP des CBCTs
bestimmt. Es findet jedoch keine Kopplung zwischen DFP und DLP iber
eine effektive Dosis statt, insbesondere werden DFP in dieser Studie
ganzlich nicht betrachtet.

Relevantes Resultat: Die Studie fiihrt an sich keine Zusammenfiihrung von
DFP und DLP herbei. Jedoch zeigt sie theoretisch auf, wie Korrekturen zur
direkten Bestimmung eines DLP an verschiedenen Facherbreiten
ausgefihrt werden kénnen.

[41]

Osei2009

Die Arbeit vergleicht Messungen von CTDI-Priifkérpern sowie mit dem
Rando-Alderson-Phantom an OBI-Systemen der Strahlentherapie. Neben
einer 100 mm Stabkammer werden Messungen mit einer Farmer-Kammer
im Isozentrum durchgefiihrt. Die Arbeit berechnet aus den Messdaten
einen CBDI (Cone Beam Dose Index).

Relevantes Resultat: Die Messungen mit den 100 mm Kammer und der
CBDI stimmen gut Uberein.

[42]

Scandurra2014

Die Arbeit stellt Messungen mit einem CIRS Body- sowie HeadNeck-
Phantom dar. Interessant ist der Ansatz, die Messungen mit einem
Diodenarray langs der Phantomachse durchzufiihren. Hierdurch ist es
moglich, die CTDI-Indizes anstelle mit wiederholten Messungen in einem
Scan zu messen. Im Vergleich zu einer Arbeit mit einer Stabkammer wird
eine Ortsauflésung entlang der z-Achse erreicht. In der Arbeit wird aus
den erzielten Werten jeweils der DLP-Wert berechnet.

[43]

Song2008

Die Arbeit stellt Messungen in Phantomen vor, welche dhnlich zum
Standard CTDI-Phantom sind. Gemessen wird die Dosis mit einer Farmer-
Kammer in allen Bohrungen. Aus den Messungen werden quasi CTDl,,
berechnet und qualitativ die Auswirkung der Dosisverteilung bei
unvollstandiger Rotation, wie sie in CBCT Aufnahmen vielfach auftritt,
diskutiert.

Der in dieser Arbeit verwendete Ansatz erscheint fir die im Rahmen des
Vorhabens beabsichtigten Messungen durchaus bedeutsam.

[44]

Stratis2017

Die Arbeit stellt Monte-Carlo-Berechnungen unter Nutzung eines ICRP
Voxel-Phantoms fiir den Bereich der dentalen CBCT vor.

[45]
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Uneri2018

Die Arbeit stellt Messungen des CTDI an einem O-Arm-System von
Medtronic vor. Die Messungen werden mit Hilfe einer Farmer-Kammer in
einem dreifachen CTDI-Phantom durchgefiihrt. Aus den Einzelwerten
werden CTDI,-Werte berechnet.

Die hier verfolgte Herangehensweise erscheint auch flir Messungen im
Rahmen des Vorhabens relevant.

[46]

Mori2005

Die Arbeit beschreibt Messungen des CTDI in Dosisprofilen bis zu 900 mm
mit Hilfe von zwei miteinander verklebten Punkt-Photodioden.

Der Ansatz wird im Rahmen des Vorhabens wahrscheinlich weniger
verfolgt, nachdem es sich bei der Arbeit von Mori um eine zentrale Arbeit
zur Dosimetrie in Cone-Beam-Feldern handelt, wurde sie gleichwohl hier
aufgenommen.

[47]

Petersen2012

Die Arbeit stellt Phantommessungen an einem O-Arm-System vor. Als
klinisches Szenario wird das Setzen von Wirbelkérperschrauben
angesehen. Verwendet wurden padiatrische Phantome unterschiedlicher
GrolRe. Die Phantome enthielten als Erweiterung jeweils ein 3cm Loch als
»Wirbelsdule”, in welches Knochenproben sowie Schrauben eingebracht
werden konnten. Die Messungen wurden mit einer 100 mm Stabkammer
durchgefiihrt. Ergdnzend fanden Simulationen mittels PCXMC statt. Die
Autoren rdumen zu Beginn der Diskussion, dass der CTDlygo flir den
Anwendungszweck eher ungeeignet ist. Sie nutzen die Werte zum
relativen Vergleich zwischen einem Standardprotokoll und optimierten
Protokollen.

[48]

Shope1981

Die Arbeit ist die Basisarbeit aller CTDI-Messungen. In der Arbeit werden
erstmalig der CTDI als Multiple Scan Average Dose hergeleitet. Messungen
erfolgen mit TLDs in einem Plexiglas-Phantom.

[1]

Pace2019

In dieser Arbeit wird eine eher ungewohnliche Dosimetrietechnik zur
Anwendung in anthropomorphen Phantomen dargestellt. Hierzu wurden
grol¥flachige GaFChromic-Filme zwischen die Scheiben eines weiblichen
Thoraxphantomes gelegt und damit eine 3D-Dosisverteilung bei
konventionellem Thorax-CT gemessen. Es findet jedoch keine Bestimmung
von effektiven Dosen daraus statt.

Relevantes Resultat: Konsequent weitergefiihrt, konnte diese Technik
beispielsweise mit Filmen in Form von Querschnitten entsprechender
Organe zur Kalibrierung bzw. Validierung der Simulationen, welche wir in
diesem Projekt durchgefiihrt haben, dienen.

[49]

Steuwe2016

Die Arbeit stellt einen Vergleich der effektiven Dosen bei intraoperativer
CBCT sowie konventioneller MDCT am Beispiel von EVAR-Prozeduren vor.
Erganzend wird die effektive Dosis mittels TLDs an einem
anthropomorphen Phantom ermittelt

[50]
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Xu2016

Die Arbeit stellt Messungen mit einer Farmer-Kammer in zwei
hintereinander angeordneten 16 cm CTDI-Phantomen vor. Als klinische
Fragestellung ist eine Bildgebung bei intrakraniellen Blutungen
anzusehen. Die Messungen erfolgen an einem proprietaren CBCT-System
mit einer 360° Rotation.

[51]

Dixon & Boone
2010

Diese Arbeit stellt den grundlegenden Zusammenhang bei Messungen des
CTDI und DLP im Falle eines bewegten CTDI nach der Definition von Shope
et al (1981) und eines unbewegten Patiententisches her. Aus dieser Arbeit
folgt auch der theoretische Unterbau fiir die Messmethode mit einer
kleinen lonisationskammer (z.B. Farmer Kammer) im CTDI Phantom das
CTDI zu messen, als Alternative zur konventionellen Methode mit der
Stabkammer.

Relevanz: Die Methode, bei stehendem Tisch und mit kleiner
lonisationskammer im CTDI Phantom das CTDI und DLP zu messen, ist fiir
CBCT-Systeme gut geeignet.

(2]

Kim2009,
Koivisto 2012,

Koivisto 2013,
Koivisto 2014

In den Arbeiten wird eine Dosimetrie mit MOSFET-Detektoren vorgestellt.
Mittels der MOSFET wird in anthropomorphen Phantomen die effektive
Dosis bestimmt.

Nachdem innerhalb unsers Vorhabens eine Dosimetrie mit MOSFET
beabsichtigt ist, sind die vier Arbeiten methodisch verwertbar.

[52]
[53]
[54]
[55]
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Anlage 3

Folgende Messmittel wurden an den Kalibriereinrichtungen der PTB gegen die Primarnormale kalibriert:

A: Dosisflaichenproduktkammer (DFP) Typ TA 34019 S/N 00035 mit Diamentor E2 S/N 2545
B: Farmer-lonisationskammer Typ Radcal 10 x 6 - 0.6 CT S/N 9414

C: 10 cm CT-Stabkammer Typ PTW TM30009 S/N 960

D: 30 cm CT-Stabkammer Typ PTW TM30017 S/N 022

Die Kammern wurden fiir eine Referenzqualitat QO kalibriert. Die Abhangigkeit des Kalibrierfaktors von der
Strahlungsqualitdt Q wird durch den Korrektionsfaktor kq o, bertcksichtigt. Der Kalibrierfaktor Ny  fur die

Strahlungsqualitat Q beziglich einer MeRgroRe x (x = Luftkerma K, Luftkermalangenprodukt KL oder
Luftkermaflachenprodukt KA) ergibt sich dann aus

Nxq = Nxq, * Kqq,

kQ,Qo ist der Gber das Spektrum gemittelte Wert der monoenergetischen Funktion kE_QO, die durch
folgenden Zusammenhang gegeben ist:

E
T J, * dekgq,dE
QIQO fOEO (I)EdE

Die Funktion kg o ist der monoenergetische Qualitatskorrektionsfaktor. Dieser wurde durch eine
numerische Entfaltung der gemessenen Werte der Kalibrierfaktoren fiir die Qualitaten der ISO 4037-
NARROW-, RQA- und RQR Serien mittels eines eigens dafiir geschriebenen Programms numerisch ermittelt.
Die Photonenfluenzspektren wurden aus Schwachungsmessungen nach dem in Abschnitt 5.4.1
beschriebenenVerfahren ermittelt.

Die Ergebnisse der Kaibrierungen sind in Tabelle 26 zusammengestellt. Die Variationsbreite des
Strahlungsqualitatskorrektionsfaktors wurde fiir Spektren ermittelt, die fiir das Projekt verwendet wurden.

Tabelle 26: Ergebnisse der Kalibrierungen der verwendeten Messmittel zur Dosismessung

Kammer | Typ und S/N Referenz- | Kalibrierfaktor Einheit Variation kq,qo fiir
qualitat bzw. die verwendeten
Qo Kalibrierkoeffizient Strahlungsqualititen
A TA 34019 S/N RQR 6 Nka = 1,327 1 0,86 bis 1,08
00035
B RC10x6-0.6 RQT 9 Nk = 4,529 * 107 Gy/C 0,993 bis 1,003
S/N 9414
C PTW TM30009 RQT9 N = 8,144 * 107 Gycm/C | 0,974 bis 1,016
S/N 960
D PTW TM30017 RQT9 Ni =7,887 * 107 Gycm/C | 0,992 bis 1,031
S/N 022

Aus den Daten ist ersichtlich, dass die DFP-Kammer eine signifikante Energieabhdngigkeit von mehr als 20%
hat, wahrend die beiden CT-Stabkammern mit ca. 4% eine moderate und die Farmer Kammer mit nur 1%
eine sehr geringe Energieabhangigkeit besitzen.
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