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Die CT wird in der diagnostischen Radiologie immer häufiger eingesetzt. Neue

Untersuchungsindikationen, z.B. die Koronar-CTA, die CT-Kolonografie oder diverse
CT-Perfusionsuntersuchungen, sind im klinischen Alltag angekommen. Dies er-
fordert die im Folgenden vorgestellten Verfahren, um die Strahlenexposition zu
reduzieren, ohne die sehr kurze Untersuchungszeit bei hoher (isotroper) Auflösung
zu beschneiden.
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Einleitung
Dosisreduktion ist in der CT nach wie vor ein sehr aktuel-
les Thema. Die Anzahl der CT-Untersuchungen steigt,
getrieben durch die rasche technische Entwicklung der
Geräte, die breite Einsatzmöglichkeit, die Verfügbarkeit
und die relativ geringen Kosten, stetig an. Nach dem Bar-
mer GEK-Arztreport 2011 wurden 2009 in Deutschland
114 CT-Untersuchungen pro 1000 Einwohner durch-
geführt, in Frankreich 130 und in USA 228 pro 1000 Ein-
wohner. Deutlich über 60% der medizinischen Strahlen-
exposition in Deutschland wird durch die CT verursacht,
obwohl ihr Anteil an allen Röntgenuntersuchungen nur
knapp 10% ausmacht. Besonders dramatisch lesen sich
die Zahlen aus USA, die einen Anstieg von CT-Unter-
suchungen von 26Millionen im Jahr 1998 auf über 70Mil-
lionen im Jahr 2008 zeigen. Sowohl in der Laien- als auch
in der Fachpresse haben Hochrechnungen zur Induktion
von Krebserkrankungen durch medizinische Diagnostik
[1–3] eine intensive Diskussion entfacht. Um das Risiko
für den Patienten zu minimieren, verlangt die Röntgen-
verordnung, dass vor jeder Untersuchung die rechtfer-
tigende Indikation durch einen fachkundigen Arzt ge-
stellt wird. Dabei muss individuell geprüft werden, dass
der Nutzen für den Patienten das potenzielle Risiko über-
wiegt.

Das Risiko, das von der Strahlenexposition medizinischer
CT-Bildgebung ausgeht, ist sehr schwer einzuschätzen. Es
besteht weitgehender Konsens, dass das Schadensrisiko
zum einen gering ist, zum anderen, dass das Risiko über
die Lebenszeit kumuliert. Der Grund, warum die Risiken
durch eine Strahlenexposition im diagnostischen Bereich
(< 100mSv) so schwierig abzuschätzen sind, ist, dass es
riesiger Kohorten bedarf, um den karzinogenen Effekt
durch die Strahlenexposition von der natürlichen bzw. an-
ders bedingten Inzidenz von Krebserkrankungen zu tren-
nen. Die Basis für Risikokalkulationen sind:
al. Dosis und Dosisreduktion… Radiologie up2date 2017; 17: 163–178
▪ Überlebende der Atombombenabwürfe in Hiroshima
und Nagasaki (Radiation Effects Research Foundation,
RERF)

▪ Personen mit medizinischer Strahlenexposition
▪ beruflich strahlenexponierte Arbeiter in der Nuklear-

industrie
▪ Personen mit umweltbedingter Strahlenexposition

inkl. der Betroffenen von Reaktorunfällen wie z.B.
Tschernobyl

Zusammengefasst werden diese Studien in den BEIR-Be-
richten (BEIR = „Biological Effects of Ionizing Radiation“).
Der letzte Bericht (BEIR VII) berücksichtigte alle 4 Grup-
pen, gewichtete aber die RERF-Daten am stärksten [4].
Eine der am meisten beachteten epidemiologischen Stu-
dien ist die Japan-United States cooperative Life Span
Study (LSS) von Überlebenden des Atombombenabwurfs
1945 [5]. Die LNT-Theorie (LNT = „linear-no threshold“),
bei der das Risiko einer Hochdosisexposition (z.B. aus
der LSS) ohne Schwellwert, d. h. bis Null linear interpoliert
wird, ist das in den BEIR-Berichten favorisierte Modell.
LNT wurde ursprünglich nicht dafür entwickelt, individu-
elle Risiken im Low-Dose-Bereich (< 100mSv) zu berech-
nen, sondern als konservatives Modell zur Entwicklung
von Standards für beruflich exponierte Arbeiter in der
Atomindustrie. Es wird unterstellt, dass das Risiko einer
Krebsinduktion proportional zur Expositionsdosis ist –
auch für kleine Dosiswerte. Demgegenüber steht der
„healthy worker effect“, der sich auf Daten einer halben
Million beruflich exponierter Arbeiter in der Nuklear-
industrie bezieht [6]. Bei diesen wurde sogar eine nied-
rigere Krebsrate als bei der Normalbevölkerung gefun-
den. Zu ähnlichen Ergebnissen kommen auch Preston et
al. [7] bei der Auswertung der RERF-Daten. Im Gegensatz
zur Ganzkörperexposition bei den Personen der RERF-Ko-
horte oder bei den beruflich Exponierten sind in der me-
dizinischen Bildgebung in aller Regel nur einzelne Organe
exponiert – eine Ausnahme ist die Ganzkörper-„Trauma-
163
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spirale“. In der medizinischen Bildgebung werden die ein-
zelnen Organäquivalentdosen mit organspezifischen
Wichtungsfaktoren, die die unterschiedliche Strahlen-
empfindlichkeit des Gewebes berücksichtigen, multipli-
ziert und zur Ganzkörperäquivalentdosis oder effektiven
Dosis aufsummiert. Die effektive Dosis ist „ausschließlich
als Strahlenschutzgröße vorgesehen, die auf Referenz-
parametern beruht. Ihre Verwendung für epidemiologi-
sche Untersuchungen oder für detaillierte spezifische re-
trospektive Untersuchungen der Exposition einer Person
und des individuellen Risikos ist somit nicht empfehlens-
wert“ (ICRP 103; S71, Absatz 157).
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Dosisgrößen
Zur Bewertung des mit der Röntgenstrahlung einher-
gehenden geringen, aber nicht vernachlässigbaren Risi-
kos ist die Definition einiger Dosisgrößen nötig.

Die Energiedosis ist der Quotient aus der in einem Mas-
senelement absorbierten Energie und der Masse, die Ein-
heit der Energiedosis ist das Gray (Gy = J/kg). Die Energie-
dosis ist eine rein physikalische Größe und ist i. d. R. auf
einen Punkt bezogen.

Berechnet man die mittlere Energiedosis eines Organs
und berücksichtigt die biologische Wirksamkeit der Rönt-
genstrahlung, erhält man die Äquivalentdosis des jewei-
ligen Organs, vereinfachend spricht man hier auch von
der Organdosis. Der Strahlungswichtungsfaktor für Rönt-
genstrahlung, der die biologische Wirksamkeit der locker
ionisierenden Strahlung widerspiegelt, ist 1. Die Einheit
von Äquivalentdosen heißt Sievert (Sv).

Zur Berechnung der effektiven Dosis, die als Maß für den
Schaden einer Strahlenexposition angesehen werden
kann, werden die einzelnen Organ- bzw. Gewebedosen
nversionsfaktoren in der CT (www.aapm.org/pubs/reports/RPT_96.pdf).

n k (mSv × mGy− 1×cm−1)

0 Jahre 1 Jahr 5

0,013 0,0085 0

0,011 0,0067 0

0,017 0,012 0

0,039 0,026 0

Becken 0,049 0,03 0

0,044 0,028 0

atrischen Untersuchungen und den Kopf-und-Hals-Untersuchungen bei Erwa
dunkelgrau hinterlegt) das 32-cm-Phantomverwendet. BeimanchenCT-Ger
erenziert, dann ist ein zusätzlicher gerätespezifischer Faktor für die Abschätz
gewichtet aufsummiert. Die Summe der Gewebewich-
tungsfaktoren beträgt 1. Die einzelnen Werte und die An-
zahl der gelisteten Organe haben sich seit der ICRP-Publi-
kation 26 von 1977 zweimal geändert, die aktuellen Wer-
te von 2007 (ICRP 103) sind im Strahlenschutzgesetz
(2017) angegeben. Die effektive Dosis hängt somit ne-
ben der physikalischen Strahlenexposition auch von der
biologischen Bewertung und dem Rechenverfahren ab
und wird ebenfalls in der Einheit Sievert (bzw. mSv) ange-
geben. In der Praxis ist die Berechnung der effektiven Do-
sis über die einzelnen Organdosen (z.B. Monte-Carlo-Me-
thode) schwierig. Deshalb versucht man über leichter
messbare Größen (Dosisausgangsgrößen) und mittels
Konversionsfaktoren Schätzwerte der effektiven Dosis zu
erhalten, wobei darauf zu achten ist, inwieweit z.B. Ge-
schlecht oder Alter der exponierten Personen berücksich-
tigt werden.

Im Dosisprotokoll einer CT-Untersuchung werden der vo-
lumetrische CT-Dosis-Index (CTDIvol) und das Dosislän-
genprodukt (DLP) angegeben. Der CTDIvol ist eine geo-
metrisch gewichtete Dosismessgröße in einem 32-cm-
Plexiglasphantom (Body). Nur bei Schädeluntersuchun-
gen wird der CTDIvol in einem 16-cm-Plexiglasphantom
(Head) gemessen. Für pädiatrische Untersuchungen wird
unterschiedlich verfahren, oft wird für pädiatrische Body-
Protokolle auch das 32-cm-Phantom verwendet, obwohl
aufgrund der Körpergeometrie das 16-cm-Phantom an-
gebracht wäre. Auch im AAPM-Report No. 96: „The Mea-
surement, Reporting, and Management of Radiation
Dose in CT“ sind für Kinder (0–10 Jahre) Konversionsfak-
toren angegeben, die sich auf ein 16-cm-Phantom bezie-
hen. Die Gerätehersteller stellen für die Umrechnung des
CTDIvol vom 32-cm-Phantom auf das 16-cm-Phantom
entsprechende Korrekturfaktoren zur Verfügung, die je-
doch geräte- und spannungsspezifisch sind und in der
Größenordnung Faktor 2 liegen.
Jahre 10 Jahre Erwachsener

,0057 0,0042 0,0031

,004 0,0032 0,0021

,011 0,0079 0,0059

,018 0,013 0,014

,02 0,015 0,015

,019 0,014 0,015

chsenen wird das 16-cm-Phantom, bei den restlichen Unter-
ätenwird imPatientenprotokoll abweichenddavon auf ein 32-cm-
ung der Effektivdosis erforderlich.

Lell M et al. Dosis und Dosisreduktion… Radiologie up2date 2017; 17: 163–178
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Merke
Der CTDIvol berücksichtigt nicht nur die absorbierte
Energiedosis in einem Phantom, sondern auch einen
Anteil an Streustrahlung außerhalb des kollimierten
Nutzstrahles und wird als Messgröße in der Einheit
10−3 Gy (mGy) angegeben.

Durch Multiplikation mit der Scanlänge und unter Be-
rücksichtigung des Pitch (Tischvorschub pro Rotation) er-
rechnet sich aus dem CTDI-Wert das Dosislängenpro-
dukt. Das DLP ist ein Maß für die absorbierte Energie,
die ein Körper, repräsentiert durch das Phantom, wäh-
rend des CT-Scans hat (unter der Annahme also, dass
das Phantom anstelle des Patienten während der gesam-
ten CT-Messung im Strahlengang lag). Das DLP kann als
informative Dosisgröße genutzt werden, die bei jeder
CT-Untersuchung dokumentiert werden muss und mit-
tels diagnostischer Referenzwerte zum Benchmarking
herangezogen wird. Mithilfe von Konversionsfaktoren
kann man mit dem DLP die effektive Dosis eines Patien-
ten schnell, aber relativ grob, abschätzen. Die Konver-
sionsfaktoren hängen u. a. von der anatomischen Region,
dem Geschlecht, dem Alter und der Größe ab. Oft wird
jedoch mit Konversionsfaktoren gerechnet, die lediglich
die Körperregion berücksichtigen, z. B. k = 0,015mSv/
(mGy × cm) für eine CT-Untersuchung des Abdomens
beim Erwachsenen (▶ Tab. 1). Multipliziert man diesen
mit dem Dosislängenprodukt (ca. 330mGy × cm), erhält
man den Schätzwert von 5mSv für die effektive Dosis
dieser Untersuchung. Tools zur Dosisabschätzung (z. B.
ImPACT; www.impactscan.org) stehen im Internet zum
Download bereit.
▶ Abb. 1 30-jährige schwangere Patientin mit neu diagnostiziertem
genmetastasen. Um die Strahlenexposition bei geplanter Fortführung
Vorfilterung verwendet und die Untersuchung mit 100 kV Röhrenspa
modellbasierten iterativen Rekonstruktionsverfahren (ADMIRE 3) rek
spricht einer effektiven Dosis von ca. 0,23mSv. Die effektive Dosis ei
bei ca. 0,1mSv.

Lell M et al. Dosis und Dosisreduktion… Radiologie up2date 2017; 17: 163–178
Vor- und Formfilter
CT-Systeme sind mit wechselbaren Vor– und Formfiltern
ausgestattet, um die Strahlenqualität an die jeweilige
Bildgebungssituation anzupassen.

Der Vorfilter sorgt für eine Aufhärtung des Spektrums;
niedrigenergetische Quanten, die nicht zur Bilderzeu-
gung beitragen, werden absorbiert und damit die Patien-
tenexposition verringert ohne die Bildqualität zu beein-
trächtigen; höherenergetische Quanten (härteres Spek-
trum) führen zu geringeren Strahlaufhärtungsartefakten.
Die Verwendung eines zusätzlichen Zinnfilters als Vorfil-
ter zur Aufhärtung des Spektrums wurde für eine bessere
Separation der Energielevel bei der Dual-Energy-CT [8,9]
eingeführt. Der Zinnfilter kann aber auch verwendet wer-
den, um Hochkontrastobjekte (Knochen, Lunge) mit
extrem niedriger Dosis (▶ Abb. 1) zu untersuchen, ver-
gleichbar denen von konventionellen Röntgenaufnah-
men des Thorax [10] oder der Nasennebenhöhlen [11,
12].

Merke
Die Vorfilterung geht jedoch zulasten der Röntgen-
leistung, da ein Teil der Strahlung im Vorfilter absor-
biert wird, bei der Zinnfilterung bei 100 kV sind dies
bis zu 90%. Daher sind entsprechend leistungsfähige
Röntgenröhren erforderlich [9].

Formfilter sind eine spezielle Art von Vorfiltern. Sie wer-
den eingesetzt, um die räumliche Dosisverteilung zu
optimieren. Ist beispielsweise nur ein kleiner zentraler
Mammakarzinom links, Thorax-CT zum Ausschluss von Lun-
der Schwangerschaft zu minimieren, wurde ein Zinnfilter zur
nnung und AEC durchgeführt. Die Bilder wurden mit einem
onstruiert. CTDIvol = 0,52mGy, DLP = 16,7mGycm. Dies ent-
nes konventionellen Röntgen-Thorax-Bildes in 2 Ebenen liegt
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Bereich von Interesse (z. B. Schädel-, Hals-, Herz-CT, pä-
diatrische CT), wird ein Formfilter (Bow-tie-Filter) ge-
nutzt, der die Strahlung in den weiter vom Drehzentrum
entfernten Regionen stark schwächt [13,14]. Diese Filter
funktionieren aber nur dann in der gewünschten Weise,
wenn die Patienten exakt zentriert gelagert werden. Die
exakte Positionierung in lateraler Richtung kann durch
Lagerungshilfen (z. B. Kopfschale) und den Positionie-
rungslaser in der Gantry sichergestellt werden. Die opti-
male Tischhöhe ist oft schwieriger einzustellen, hierfür
wird derzeit entweder ein laterales Topogramm oder der
horizontal abstrahlende Positionierungslaser genutzt, zu-
künftig könnte dies aber auch automatisiert durch Ober-
flächenerkennung möglich sein.
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Automatische
Röhrenstrommodulation

Erste Ansätze zur automatischen Röhrenstrommodula-
tion („automatic exposure control“, AEC) wurden Ende
der 1990er-Jahre vorgestellt [15,16]. Die AEC ist damit
eines der ältesten Verfahren zur Dosisreduktion und wird
heute von allen CT-Geräteherstellern angeboten. Ur-
sprünglich wurde zwischen einer winkelbasierten Modu-
lation (x–y-Richtung) und einer longitudinalen Modula-
tion (z-Richtung) unterschieden. Die aktuellen CT-Syste-
me kombinieren diese Verfahren zu einer Dosisautomatik
(GE: AutomA 3D, Philips: DoseRight, Siemens: CareDose
4D, Toshiba: SureExposure 3D).

Bei der winkelbasierten Technik wird meist eine annä-
hernd sinusförmige Röhrenstrommodulation durch-
geführt, die auf den Absorptionswerten zweier Topo-
gramme (a.-p. und lateral) basiert [17]. Eine Weiterent-
wicklung dieser Technik ist die anatomiebasierte Modula-
tion in x–y-Richtung, die während des Scanvorgangs kon-
tinuierlich das Schwächungsprofil misst und den Röhren-
strom in Echtzeit für den nächsten Halbumlauf moduliert
[16,18]. Bei einer annähernd kreisförmigen Körpergeo-
metrie mit gleichförmiger Schwächung (z. B. Neurokrani-
um) ist die Modulierung gering, bei ovaler Geometrie und
ungleicher Schwächungsverteilung (z. B. Schultergürtel)
entsprechend groß. Durch die Röhrenstrommodulation
wird neben der Dosisreduktion auch das Rauschen im Bild
homogenisiert und somit die Bildqualität verbessert.

Bei der longitudinalen Modulation wird der Röhren-
strom entsprechend dem Schwächungsprofil des Topo-
gramms berechnet, sodass in Regionen niedriger Schwä-
chung (z. B. Lunge) weniger Dosis als in Regionen hoher
Schwächung (z.B. Schultergürtel, Becken) eingesetzt
wird. Zusätzlich wird aber auch die individuelle Physio-
gnomie des Patienten berücksichtigt. Dazu wird vor der
Untersuchung ein Referenzwert für die Bildqualität oder
ein Maß für das Bildrauschen festgelegt („Noise Index“,
„Baseline mAs“, „Reference mAs“). Die von Hersteller zu
Hersteller unterschiedlichen Algorithmen versuchen die-
ses Rauschniveau entsprechend dem Schwächungsprofil
des Topogramms im gesamten Untersuchungsbereich
zu optimieren. Oft will man dabei nicht das Rauschen
konstant halten, sondern es gemäß klinischen Gesichts-
punkten an den Querschnitt anpassen: Für dünne Quer-
schnitte oder Patienten wird der Röhrenstrom weniger
stark abgesenkt, als dies für konstantes Rauschen nötig
wäre, für dicke Querschnitte oder Patienten wird der Röh-
renstrom weniger stark erhöht, als dies für konstantes
Rauschen nötig wäre. Hintergrund dieser Praxis ist, dass
das Fett adipöser Patienten als „endogenes“ Kontrastmit-
tel wirkt und deshalb bei der Erkennung pathologischer
Veränderungen ein höheres Rauschen tolerabel ist. Über-
ragt die Scanrange das Topogramm, fehlen die Schätz-
werte für die Dosissteuerung. Abhängig von den herstel-
lerspezifischen Algorithmen wird dann entweder mit
dem maximalen oder minimalen Röhrenstrom innerhalb
der Grenzen der bis dahin verwendeten Dosismodulation
untersucht – oder die Untersuchung wird mit der zuletzt
berechneten Einstellung weitergeführt.

Die Definition der Referenzwerte hat einen relevanten
Einfluss auf die Patientenexposition: Wird das gewünsch-
te Rauschniveau niedrig angesetzt, steigt zwar die Bild-
qualität, aber noch stärker steigt die Dosis: Rauschen im
CT-Bild ist indirekt proportional zur Wurzel aus der An-
zahl der Photonen, d.h., eine Halbierung des Rauschens
bewirkt eine Vervierfachung der Dosis bei sonst unverän-
derten Parametern. Bei dem Algorithmus AutomA 3D
(GE) werden ein Wert für den Noise Index sowie der mini-
male und maximale Röhrenstrom festgelegt; ein ähnli-
ches Vorgehen bietet Toshiba (SureExposure 3D). Bei Phi-
lips (DoseRight) und bei Siemens (CareDose4D) gibt der
Anwender einen Referenz- oder Basisröhrenstrom an,
der sich auf ein Referenzbild (Unisex Standard = Person
70–80 kg) bezieht.

Merke
Die exakte Lagerung des Patienten im Isozentrum
des Scanners ist für die optimale Wirkung der AEC
sehr wichtig (▶ Abb. 2).

Der Vergrößerungseffekt beim Topogramm bei nicht
exakt eingestellter Tischhöhe beeinflusst die Dosis in fol-
gender Weise: Pro Zentimeter „off-center“ ergibt sich
eine Änderung von ca. 10% bei denjenigen CT-Systemen,
die die Dosis nach jeweils einer Halbwertschicktdicke ver-
doppeln (sog. „constant-noise-systems“). Das heißt, dass
eine Lagerung außerhalb des Isozentrums in Richtung
Röntgenröhre zu einem um 10% erhöhten CTDIvol pro
cm führt, im umgekehrten Fall, also 1 cm aus dem Isozen-
trum von der Röhre entfernt, zu 10% niedrigerem CTDIvol
pro cm. Bei Systemen, die die Dosis erst nach 2 Halbwert-
schichtdicken verdoppeln, sind es entsprechend 5% pro
cm („adequate-noise-systems“).
Lell M et al. Dosis und Dosisreduktion… Radiologie up2date 2017; 17: 163–178



▶ Abb. 2 65-jährige Frau mit Z. n. Bronchialkarzinom. Kontrolluntersuchungen im Abstand von 6 Monaten, aktuell kein Hinweis auf
ein Tumorrezidiv. Das Gewicht der Patientin war unverändert. Die unterschiedlichen Expositionswerte (5,6mGy, 6,8mGy in der
Voruntersuchung) erklären sich vor allem durch die unterschiedliche Tischhöhe während der Untersuchung, die einen wesentlichen
Effekt auf die AEC und damit die Röhrenstromsteuerung hat.
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EKG-basierte Röhrenstrommodulation/
„Herz-CT“

In der Herz-CT (Low-Pitch-Spiralscan mit retrospektivem
Gating, ▶ Abb. 3a) werden spezielle Röhrenstrommodu-
lationsverfahren eingesetzt, die die Herzphase des Pa-
tienten berücksichtigen und den Röhrenstrom in denjeni-
gen Herzphasen reduzieren, die für die Bildrekonstruk-
tion primär nicht relevant sind. Bei dieser EKG-basierten
Röhrenstrommodulation wird typischerweise in der spät-
diastolischen Phase (ca. 60–80% des RR-Zyklus) die volle
Dosis appliziert, während in den übrigen Phasen die Röh-
renleistung reduziert wird (z.B. auf 5–20%). Bei Patienten
mit hoher Herzfrequenz kann neben einem diastolischen
Fenster auch ein systolisches Fenster sinnvoll sein, da sich
mit zunehmender Herzfrequenz vorwiegend die Dauer
der frühen Füllungsphase und Diastase der Diastole ver-
kürzt [19,20]. Je breiter das oder die „Fenster“ mit hoher
Röhrenlast sind, umso mehr Freiheiten hat man in der
späteren Bildrekonstruktion – umso höher ist aber auch
die resultierende Patientenexposition. Zu beachten ist
außerdem, dass der Wechsel zwischen hoher und nied-
riger Röhrenleistung nicht augenblicklich stattfindet,
sondern eine An- und Abstiegsphase hat. Die Rekonstruk-
tion von Bildern außerhalb der eigentlichen Rekonstruk-
tionsfenster kann sinnvoll sein, um die Myokardkontrakti-
lität zu beurteilen und um Funktionsparameter wie die
Ejektionsfraktion (EF) zu bestimmen. Das hohe Rauschen,
mit dem die Phasen mit verminderter Dosis behaftet
sind, kann durch Bildrekonstruktion mit großer Schicht-
dicke und – falls vorhanden – iterativen Rekonstruktions-
verfahren deutlich reduziert werden.
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EKG-basierte
Untersuchungstechniken

Eine dosiseffizientere Alternative zum retrospektiven Ga-
ting ist der EKG-getriggerte Sequenz-Mode, bei dem
prospektiv in einer vorgegebenen Herzphase ein Einzel-
scan erfolgt (▶ Abb. 3b). Je nach Herzfrequenz und Ge-
schwindigkeit des Systems folgt nach dem Tischvorschub
ein weiterer Scan im nächsten oder übernächsten Herz-
zyklus. Abhängig von der Detektorbreite und der Größe
der gewünschten Untersuchungsregion sind mehrere
Tischverschiebungen notwendig. CT-Geräte mit sehr
breiten Detektorarrays (Aquilion One von Toshiba oder
Revolution CT von GE) können das Herz ohne Tischver-
schiebung mit einer einzigen Rotation abbilden. Voraus-
setzungen für optimale Ergebnisse mit dem Sequenz-
Mode sind
▪ patientenseitig eine niedrige Herzfrequenz bei mini-

maler Herzfrequenzvarianz und
▪ geräteseitig eine hohe zeitliche Auflösung.

Bei den üblicherweise verwendeten 180°-Cardio-Rekon-
struktionsalgorithmen entspricht die zeitliche Auflösung
50% der Rotationszeit bzw. 25% der Rotationszeit bei
Dual-Source-CT. Falls die oben genannten Voraussetzun-
gen nicht gegeben sind – was trotz optimaler Patienten-
vorbereitung nicht selten der Fall ist – kann das Daten-
akquisitionsfenster durch ein „Padding“ verbreitert wer-
den, um im Nachhinein den Rekonstruktionszeitpunkt in-
nerhalb enger Grenzen zu variieren und damit Bewe-
gungsartefakte zu reduzieren. Padding führt jedoch wie
breitere Akquisitionsfenster beim retrospektiven Gating
wiederum zu einer Erhöhung der Strahlenexposition.
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▶ Abb. 3 Retrospektives Gating und prospektive Triggerung. a Beim retrospektiven Gating werden kontinuierlich Daten gemes-
sen, dementsprechend gibt die Röhre kontinuierlich Strahlung ab. Da aber nur zu bestimmten Herzphasen Bilder rekonstruiert
werden, ist diese Untersuchungstechnik hinsichtlich der Strahlenexposition nicht optimal. Zur Dosisreduktion kann in den Phasen,
die mit hoher Wahrscheinlichkeit nicht für die Bildrekonstruktion verwendet werden, die Dosis stark abgesenkt werden (EKG-ba-
sierte Dosismodulation). Je stabiler und niedriger die Herzfrequenz ist, desto enger kann das Fenster mit voller Dosis sein. Je breiter
dieses Fenster ist, desto größer sind die Chancen, durch ein individuell angepasstes Rekonstruktionsfenster ein optimales, bewe-
gungsfreies Bild zu erhalten. Die kontinuierliche Datenaufnahme ermöglicht die mehrphasige Bildrekonstruktion, womit zeitauf-
gelöste Cine-Loops des Herzens erstellt und Funktionsparameter wie z.B. die Ejektionsfraktion bestimmt werden können. Auch die
Klappenfunktion kann beurteilt werden. b Bei der prospektiven Triggerung wird nur zu einer bestimmten Zeit innerhalb des Herz-
zyklus Strahlung abgegeben. Die minimale Aufnahmezeit (zeitliche Auflösung) beträgt dabei die Hälfte der Rotationszeit, bei DSCT-
Systemen ein Viertel der Rotationszeit. Durch das sog. Padding kann das Fenster der Datenakquisition verbreitert und damit inner-
halb dieser Grenzen die Bildrekonstruktion verbessert werden. Padding ist jedoch nur im Sequenz-Mode möglich, bei der prospek-
tiv getriggerten High-Pitch-Spirale ist dies nicht möglich. Die Tischverschiebung im Sequenz-Mode findet jeweils zwischen den
Datenakquisitionen statt, sodass nur bei jedem 2. Herzschlag gemessen wird.
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Der High-Pitch-Mode (HPM) ist ein prospektiv getrigger-
ter, sehr schneller Spiralscan, bei dem das Herz innerhalb
einer einzigen Herzphase mit einem Spiralscan abgebil-
det wird. Dazu sind sehr hohe Pitchwerte (typischerweise
3,2–3,4) nötig, die ein CT-System mit 2 Röntgenröhren
und 2 Detektoreinheiten, also ein Dual-Source-CT, erfor-
dern, um eine lückenlose Datenaufnahme zu gewährleis-
ten. Da die Patientenliege nicht abrupt auf eine Ge-
schwindigkeit von bis zu 73 cm/s beschleunigt werden
kann, ist beim HPM eine Beschleunigungs- und Abbrems-
phase vor- bzw. nachgeschaltet, sodass der eigentliche
Untersuchungszeitpunkt etwa 3 Herzzyklen vorher abge-
schätzt und initiiert werden muss. Dies kann bei hoher
Herzfrequenzvariabilität dazu führen, dass die Unter-
suchungen nicht exakt in der optimalen Herzphase statt-
finden und dann die Gefahr von Bewegungsartefakten
besteht. Eine retrospektive Korrektur ist nicht möglich.

Merke
Vorteil des HPM ist die extrem kurze Untersuchungs-
zeit, die eine CTA mit sehr geringen Kontrastmittel-
volumina erlaubt. Da bei der High-Pitch-Kardio-CT
keine redundanten Daten erzeugt werden, ist es auch
ein besonders dosiseffektives Untersuchungsver-
fahren.

Eine Besonderheit bei Toshiba-Systemen ist ein variabler
Pitch-Faktor („variable helical pitch“, vHP), ein Scan-
Mode, bei dem ein Teil der Untersuchung mit EKG-Gating
und niedrigem Pitch, ein anderer Teil ohne Gating mit hö-
herem Pitch möglich ist. Dieser Mode bietet sich bei Aor-
tenuntersuchungen an, z. B., um eine Aortendissektion
▶ Abb. 4 53-jährige Patientin mit nicht kleinzelligem Bronchialkarzin
(120 kV, AEC) wurde die aktuelle Untersuchung (links) mit automatis
unveränderten Parametern durchgeführt. Durch die Selektion von 90
23% reduziert werden. Zusätzlich bewirkt die niedrigere Röhrenspan
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auszuschließen oder nachzuweisen, oder bei der Vor-
bereitung einer TAVI-Prozedur: Durch die EKG-Korrela-
tion werden das Herz, die Koronarien und die Aortenwur-
zel bewegungsfrei erfasst, der Rest der Aorta, bei dem
Bewegung durch den pulsatilen Blutfluss unproblema-
tisch ist und der damit keine EKG-korrelierte Datenauf-
nahme erfordert, kann mit höherer Geschwindigkeit auf-
genommen werden. Dadurch verkürzen sich die Aufnah-
mezeit, die Strahlenexposition und die Kontrastmittel-
boluslänge (und damit die Kontrastmittelmenge).
Automatische Röhrenspannungswahl
Ähnlich wie die Röhrenstrommodulation verwendet die
Spannungsautomatikdie Schwächungswerte aus der Über-
sichtsaufnahme (Topogramm). Bei Siemens („CarekV“)
legt der Untersucher lediglich den Anwendungsfall (z. B.
Nativ-CT, Kontrastmittel-CT, CT-Angiografie) fest und
unter Abwägung der Schwächung aus dem Topogramm,
den Leistungsdaten der Röhre und den Vorgaben durch
das Scanprotokoll wird ein Spannungsvorschlag errech-
net und umgesetzt. Dabei wird automatisch der Röhren-
strom angepasst, um das Bildrauschen innerhalb der ge-
wählten Toleranz zu halten. Bei einer CT-Untersuchung
ohne Kontrastmittelgabe (Nativ-CT) versucht der Algo-
rithmus bei der Wahl der Spannung den Rauschpegel un-
verändert zum 120-kV-„Referenzprotokoll“ zu halten,
während bei einer CTA lediglich das Kontrast-zu-Rausch-
Verhältnis („contrast-to-noise-ratio“, CNR) von Jod kon-
stant gehalten wird, was zu einer signifikanten Dosis-
reduktion führt. Bei gleicher diagnostischer Aussagekraft
kann damit eine Dosisreduktion von bis zu 35% erreicht
om (NSCLC) rechts. Im Vergleich zur Voruntersuchung
cher kV-Selektion mit Röhrenstromadaption bei sonst
kV konnte die Dosis bei vergleichbarem Rauschniveau um
nung eine Steigerung des Jodkontrastes.
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werden [9,21–23]. Dies basiert auf einer höheren Ab-
sorption niederenergetischer Strahlung durch jodhaltige
Kontrastmittel. Der Jodkontrast steigt bei niedrigerer
Röhrenspannung an, bei 90 kV etwa um den Faktor 1,4
(▶ Abb. 4), bei 70 kV um den Faktor 2 im Vergleich zu
120 kV [24]. Begrenzt wird das Verfahren durch die Leis-
tungsfähigkeit der Röntgenröhre: Da die abrufbare Maxi-
malleistung bei 70, 80, 90 oder 100 kV geringer ist als bei
120 oder 140 kV [9], erfordert eine Abdomenunter-
suchung eines Erwachsenen bei kurzer Untersuchungs-
zeit (kurze Rotationszeit und rascher Tischvorschub) eine
auf niedrige Spannungen optimierte Röhre. In manchen
Fällen muss die Untersuchung aber aufgrund der Leis-
tungsgrenze der Röhre mit einer höheren Spannung
durchgeführt werden. Inzwischen bieten auch andere
Hersteller Algorithmen mit automatischer mAs-Anpas-
sung bei Röhrenspannungsänderung an (kV Assist, GE;
iPatient, Philips; SUREkV, Toshiba). Ist ein CT-Gerät nicht
mit einem entsprechenden Algorithmus ausgestattet,
muss der kV-Wert manuell ausgewählt und entsprechend
der im Vergleich zur 120-kV-Untersuchung höhere Basis-
mAs-Wert vorgegeben werden. Dies geschieht am bes-
ten anhand von Äquivalenztabellen. Diese auf Äquiva-
lenztabellen basierten Niedrig-kV-Protokolle haben sich
jedoch mit wenigen Ausnahmen (z. B. pädiatrische Unter-
suchungen in spezialisierten Zentren, Perfusions-CT bei
Verdacht auf Schlaganfall) nicht flächendeckend etablie-
ren können.
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Dynamische Kollimatoren
Eine zunehmende Kegelstrahlgeometrie (Cone-Beam) zur
Ausleuchtung breiter Detektorarrays (aktuell bis zu
16 cm Breite im Drehzentrum in z-Richtung) beeinflussen
Overranging, Shadowing und Overbeaming.

Das Overranging beschreibt die zusätzliche Exposition
am Anfang und Ende des Untersuchungsvolumens, die
für die Bildrekonstruktion notwendig ist (es sind für jede
Schichtposition die Daten eines Winkelbereichs von 180°
+ Fächerwinkel erforderlich). Je höher der Pitchwert und
je breiter der Detektor, desto größer ist das Overranging.
Der Anteil des Overrangings an der Gesamtdosis ist umso
größer, je kürzer die Untersuchungsregion ist (Felsen-
bein, Untersuchungen bei kleinen Kindern). Um das
Overranging zu minimieren, sind bei kleinen Unter-
suchungsstrecken deshalb die Verkleinerung des Pitch-
werts und die Verminderung der für die Untersuchung
benutzten Detektorelementreihen (z. B. 32 bei einem
64-Zeilen-CT) angezeigt. Dies geht allerdings zulasten
der Untersuchungszeit. Deshalb wurden dynamische Kol-
limatoren entwickelt, die am Anfang und Ende des Unter-
suchungsvolumens den Strahlenkegel einblenden, um
das Overranging zu verringern.

Shadowing beschreibt die Abnahme der Quanteneffi-
zienz durch die Absorption von Röntgenquanten an Ste-
gen zwischen den einzelnen Detektorelementen. Dieser
Effekt wird durch einen dem Detektor vorgeschalteten
Kollimator („post-patient collimation“) verursacht, dem
Anti-Scatter-Grid, der die Streustrahlung verringert, oder
durch einen zusätzlichen Detektorkamm bei hochauf-
lösenden Modi zur Steigerung der räumlichen Auflösung.

Overbeaming beschreibt den Halbschatten (Penumbra),
der durch die Divergenz des Strahlenfächers an den
äußeren Detektorelementen in z-Richtung entsteht – ins-
besondere bei der Akquisition dünner Schichten. Je grö-
ßer die Zahl der aktiven Detektorreihen ist, desto kleiner
ist das Overbeaming. Shadowing und Overbeaming sind
nicht durch dynamische Kollimatoren beeinflussbar.
Bismut-Schilde, anatomiebasierte
Dosismodulation

Strahlensensible Organe wie die Augenlinsen und die
Schilddrüse können effektiv und ohne Beeinflussung der
Bildqualität mit Bismut-Auflagen geschützt werden, so-
fern diese nicht im primären Untersuchungsfeld liegen,
sondern unmittelbar angrenzen. Bei der kranialen CT soll-
te die Verwendung solcher Schilde Standard sein.

Liegt das betreffende Organ im primären Untersuchungs-
feld (z.B. Schilddrüse bei einer Hals-CT oder Brustdrüse
bei einer Thorax-CT), reduziert eine Bismut-Auflage
ebenfalls die Oberflächendosis, wobei dieser Effekt aller-
dings mit einer Minderung der Bildqualität durch oberflä-
chennahe Artefakte und eine geringere Dosiseffizienz er-
kauft wird (▶ Abb. 5a). Letztere erklärt sich durch die
Tatsache, dass das Bismut nicht nur einen Teil derjenigen
Photonen absorbiert, die auf den Körper auftreten, son-
dern auch solche, die den Körper bereits durchdrungen
haben und deren Signal am Detektor empfangen werden
sollte. Darüber hinaus ist darauf zu achten, dass die Schil-
de erst nach Anfertigung des Topogramms aufgelegt
werden, da sonst durch die erhöhte Absorption sowohl
die kV-Vorwahl wie auch die AEC negativ beeinflusst wer-
den und zu hohe Dosen appliziert werden [25,26].

Wenn das zu schützende Organ im primären Unter-
suchungsfeld liegt, ist eine winkelabhängige, anatomie-
angepasste Röhrenstrommodulation (ODM, GE; XCare,
Siemens) das unproblematischere und elegantere Ver-
fahren (▶ Abb. 5b). Dabei wird der Röhrenstrom in einem
bestimmten Winkel (z.B. 120°) reduziert, wenn sich die
Röntgenröhre vor dem Patienten befindet, der Röhren-
strom erhöht, wenn sich die Röhre im Rücken des Patien-
ten befindet. Dadurch konnte bei Phantommessungen
eine Einsparung von bis zu 42% gemessen werden, ohne
dass die Bildqualität beeinflusst wurde [27]. Die Wirkung
dieses Verfahrens kann durch entsprechende Kleidung
(Tragen eines BH während der Untersuchung; ▶ Abb. 5c)
verbessert werden [28]. Artefakte durch Metallbügel und
Lell M et al. Dosis und Dosisreduktion… Radiologie up2date 2017; 17: 163–178



▶ Abb. 5 Bismut-Schilde und anatomiebasierte Dosismodulation.
a 59-jährige Patientin mit NSCLC. Ein Bismut-Schild ohne ausreichenden Abstand zur Haut erzeugt ausgeprägte Aufhärtungs-
artefakte in der vorderen Thoraxwand. Zwischen Bismut-Folie und Hautoberfläche sollte eine 1–2 cm dicke Schaumstoffmatte
gelegt werden, damit die Artefakte in der Thoraxwand reduziert werden.
b 64-jährige Patientin, Kontrolluntersuchungen zum Therapiemonitoring bei Ovarialkarzinom. Die Verwendung einer Winkel- oder
„Anatomie“-basierten Röhrenstrommodulation führt zu keinerlei Artefakten im Bild. In einemWinkel von ca 120° (10:00–2:00-Uhr-
Position) wird dabei der Röhrenstrom abgesenkt, in der 4:00–8:00-Uhr-Position entsprechend angehoben. Wie das Beispiel zeigt,
sollte bei der Thoraxuntersuchung bei Frauen der BH anbelassen werden, damit die Dosismodulation ihre volle Wirkung entfalten
kann.
c Simulation der Dosisverteilung mit (rechtes Bild) und ohne (linkes Bild) winkelbasierter Dosismodulation (XCare, Siemens).
Die Oberflächendosis an der Mamma wird dadurch signifikant reduziert.
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Verschlüsse sind nach unseren Erfahrungen mit mehre-
ren Tausend Untersuchungen zu vernachlässigen, auch
bei Low-Dose-CTs (s. a. ▶ Abb. 1).
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Dual-Energy-CT
Bei der Zweispektren-CT, auch Dual-Energy-CT (DECT)
genannt, erhält man 2 Datensätze mit unterschiedlichen
Energieniveaus.

Merke
Die DECT-Daten können auf unterschiedliche Weise
gewonnen werden: Dual-Source-CT (DSCT) mit
unterschiedlichen Spannungen je Röhre, schnelles
Umschalten der Röhrenspannung („rapid kV-
Switching“), Nutzung von Dual-Layer-Detektoren
(„Sandwichdetektor“), Verwendung spezieller Vor-
filter oder auch 2 aufeinanderfolgende Messungen
mit unterschiedlichen Spannungen [9].

Bei der Dual-Source-Technik sind 2 eigenständige Röhr-
endetektorsysteme in einer Gantry verbaut [29]. Dadurch
können Formfilter und Röhrenstrommodulationsverfah-
ren uneingeschränkt verwendet werden. Die Streustrah-
lenkorrektur wie auch die Separation der Energiespektren
gelingt dabei gut, allerdings ist wegen des aus Platzgrün-
den kleineren zweiten Detektors nur ein eingeschränktes
Bildfeld nutzbar [30].

Das kV-Switching wird durch die extrem schnelle Um-
schaltung zwischen den beiden Spannungen während
eines Spiralscans realisiert. Bei dieser Technik ist weder
die Wahl unterschiedlicher Vorfilter für jede der beiden
▶ Abb. 6 54-jähriger Patient mit Z.n. Rektumkarzinom, ohne Hinwe
bild in portalvenöser Kontrastmittelphase und virtuell natives CT (VN
einem „echten“ Nativ-CTwird auch das oral applizierte Kontrastmitte
Untersuchung einer CT mit 120 kV entspricht, wird die Dosis durch d
halbiert.
Spannungen noch eine Röhrenstrommodulation mög-
lich. Dadurch, und durch die Tatsache, dass die Um-
schaltträgheit der Spannungen eher zu einem sinuso-
idalen Spannungsverlauf als zum gewünschten sprung-
haften Verlauf führt, wodurch die spektrale Trennung be-
einflusst wird [30].

Die Dual-Layer-Technik (IQon Spectral CT, Philips) ver-
eint die Vorteile, dass
▪ kein spezielles Dual-Energy-Protokoll gewählt werden

muss, sondern prinzipiell aus jeder Untersuchung
spektrale Daten berechnet werden können,

▪ das gesamte Bildfeld genutzt wird und
▪ beide Datensätze exakt zur gleichen Zeit aufgenom-

men werden.

Ein weiteres Konzept ist die Vorfilterung des Nutzstrahl-
bündels mit einem Gold- und Zinnfilter (TwinBeam, Sie-
mens). Hier wird jeweils die Hälfte der Detektorbreite
mit einem weichen Energiespektrum (Goldfilterung) und
einem aufgehärteten Energiespektrum (Zinnfilterung)
belichtet. Ein Pitchwert von 0,5 oder kleiner stellt sicher,
dass jedes Bildelement von beiden Spektren erfasst wird.
Diese Splitfiltertechnik ist kostengünstiger als die ande-
ren dedizierten Zweispektrenverfahren. Die für die
DECT-Auswertung wichtige spektrale Trennung ist je-
doch schlechter als bei DSCT.

Schließlich gibt es noch die Möglichkeit durch 2 aufeinan-
derfolgende Sequenz- oder Spiralscans eine Zweispek-
trenaufnahme zu realisieren. Diese Methode hat prinzi-
piell dosismäßig die gleichen Vorteile wie die DSCT (ge-
ringstmögliche Dosis durch Einsatz dedizierter Vorfilter
is auf ein Lokalrezidiv oder Filiae. 120-kV-äquivalentes Misch-
C) aus den Dual-Energy-Daten berechnet. Im Gegensatz zu
l aus dem Bild entfernt. Da die Strahlenexposition einer DECT-
ie Berechnung eines VNC gegenüber einer separaten Messung

Lell M et al. Dosis und Dosisreduktion… Radiologie up2date 2017; 17: 163–178

D
ie

se
s 

D
ok

um
en

t w
ur

de
 z

um
 p

er
sö

nl
ic

he
n 

G



eb
ra

uc
h 

he
ru

nt
er

ge
la

de
n.

 V
er

vi
el

fä
lti

gu
ng

 n
ur

 m
it 

Z
us

tim
m

un
g 

de
s 

V
er

la
ge

s.
und Röhrenstrommodulation separat für jede Spannung
und bestmögliche spektrale Trennung). Sie leidet jedoch
unter dem großen Nachteil des Zeitversatzes zwischen
den beiden Aufnahmen: Patientenbewegungen müssen
nachträglich vor der Berechnung der spektralen Bilder
korrigiert werden und Unterschiede in der Kontrastmit-
telverteilung können zu einer Beeinträchtigung der Jod-
und Weichteildarstellung führen.

Durch DE-Postprocessing kann ein sog. virtuell-natives
Bild errechnet werden, wodurch ein separater Scan vor
Kontrastmittelgabe häufig überflüssig wird (▶ Abb. 6).
Durch nichtlineares Mischen („non-linear blending“, NLB)
der beiden Komponenten eines DECT-Datensatzes wird
zur Verbesserung des Jodkontrastes für jedes Pixel entwe-
der der CT-Wert des Niedrig-kV-Bildes (bei hohen CT-
Werten) oder derjenige des Mischbildes verwendet. Im
Fall von mittleren CT-Werten wird entsprechend linear in-
terpoliert. Dadurch wird der Jodeffekt verstärkt, ohne
dass das Rauschen extrem ansteigt, wie dies bei mono-
energetischer Darstellung der Fall wäre. Weiterentwick-
lungen des NLB erlauben den Kontrast über die Auswahl
der Energie (keV) festzulegen, die niedrigen Ortsfrequen-
zen (Kontrast/Signal) werden aus den Daten niedriger
keV, die hohen Frequenzen (feine Details und Rauschen)
von denen mittlerer keV genommen. Dadurch kann der
Jodkontrast bei nahezu unverändertem Rauschen weiter
verbessert werden. Bei kräftigen Patienten kann dadurch
im Vergleich zu einem konventionellen Low-kV-Protokoll
(z. B. 80–100 kV) bei vergleichbarer Bildqualität Dosis
eingespart werden, bei schlanken Patienten ist die Ver-
wendung eines Low-kV-Protokolls oft dosiseffizienter, so-
fern die Option des virtuellen Nativbildes nicht genutzt
▶ Abb. 7 Iterative Rekonstruktion.
a 34-jährige Frau nach Verkehrsunfall. Traumaspirale mit automatisc
CTDIvol = 6,77mGy, DLP = 441mGycm. Berechnung der Bilddaten mi
Mitte), SAFIRE 5 (Bild rechts). Deutliche Reduktion des Bildrauschens
details.
b Im Subtraktionsbild von FBP und SAFIRE sind lediglich Rauschstruk
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wird. Darüber hinaus können verschiedene Materialien
klassifiziert und quantifiziert werden, z. B. kann bei Ar-
thritis-Patienten eine Uratablagerung sensitiv nach-
gewiesen und damit die Diagnose einer Gichtarthro-
pathie gesichert werden.
Iterative Rekonstruktion
Algorithmen zur Bildrekonstruktion lassen sich in analyti-
sche Algorithmen – der am häufigsten verwendete Algo-
rithmus ist die sog. gefilterte Rückprojektion („filtered
back projection“, FBP) – und iterative Algorithmen unter-
teilen (▶ Abb. 7).

Vorteil der analytischen Algorithmen ist der relativ ge-
ringe Rechenaufwand, sodass Bilder nahezu in Echtzeit
berechnet werden können (typisch sind 20–50 Bilder
pro Sekunde). Nachteilig ist, dass im Niedrigdosisbereich
starkes Bildrauschen und Artefakte auftreten. Die analyti-
schen Algorithmen basieren auf vereinfachten System-
modellen, bei denen der Röntgenstrahl als unendlich
dünn angenommen wird und statistische Eigenschaften
des Röntgenstrahls und damit das Quantenrauschen ver-
nachlässigt werden.

Iterative Rekonstruktionsalgorithmen reduzieren das
Bildrauschen, z. T. auch die Bildartefakte, wodurch eine
Untersuchung mit niedrigerer Dosis akquiriert werden
kann. Im Gegensatz zu den oben beschriebenen Verfah-
ren ist die Dosisreduktion durch iterative Rekonstruktion
also indirekt. Iterative Algorithmen berechnen multiple
simulierte Korrekturprojektionen und gleichen diese in
mehreren Berechnungszyklen an die gemessene Projek-
her kV-Selektion und AEC (CAREkV, CAREdose 4D).
t gefilterter Rückprojektion (FBP, Bild links), SAFIRE 3 (Bild
durch die iterative Rekonstruktion ohne Verlust von Bild-

turen und Kantendetails zu erkennen, jedoch keine Bilddetails.
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KERNAUSSAGEN

▪ Die Anzahl der CT-Untersuchungen steigt an,

aktuell werden über 60% der medizinischen

Strahlenexposition in Deutschland durch die CT

verursacht.

▪ Bei den Dosisgrößen ist zwischen Energiedosis,

Äquivalentdosis und effektiver Dosis zu unter-

scheiden. Im Dosisprotokoll einer CT-Unter-

suchung werden der CTDIvol und das Dosislängen-

produkt (DLP) angegeben.

▪ Die aktuellen Verfahren zur Dosisreduktion be-

ruhen auf unterschiedlichen Prinzipien und können

kombiniert werden. Zu ihnen gehören Vorfilter,

die Modulation von Röhrenstrom oder Röhren-

spannung, EKG-basierte Untersuchungstechniken,

dynamische Kollimatoren, Bismut-Schilde,

Dual-Energy-CTund iterative Rekonstruktionen.
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tion an, um Artefakte zu minimieren. Der Hauptnachteil
der iterativen Algorithmen ist der damit verbundene
hohe Rechenaufwand, der zeitaufwendig ist. Je nach Her-
steller gibt es verschiedene Algorithmen, die sich durch
ihre technischen Grundlagen teils erheblich unterschei-
den können [9]. Die erste Generation der iterativen Ver-
fahren basierte auf einer Kombination von adaptiven Si-
nogramm- und Bildfiltern. Da Bildfilter mehrmals, also
iterativ angewendet werden, wird von iterativer Rekon-
struktion gesprochen, obwohl es sich eigentlich um eine
„Bildrestaurierung“ handelt. In der zweiten Generation
der iterativen Algorithmen findet auch eine Vorwärtspro-
jektion statt, um die Bilder konsistenter zu den Rohdaten
zu machen. Ein klassischer iterativer Algorithmus (MBIR/
VEO, GE) benötigt jedoch sehr hohe Rechenleistung und
damit lange Rekonstruktionszeiten womit die Akzeptanz
in der klinischen Routine eingeschränkt ist. Beschleunigte
Ansätze nutzten sowohl adaptive Rohdatenfilter, kanten-
erhaltende Bildfilter und eine oder zwei Iterationen zwi-
schen Bild- und Rohdatenraum mit vorkonditionierter
Rückprojektion. Diese Algorithmen sind deutlich schnel-
ler und erreichen auf leistungsfähigen Bildrechnern Re-
konstruktionszeiten vergleichbar mit denen konventio-
neller Systeme mit FBP-basierter Bildrekonstruktion. Da-
mit sind sie voll routinetauglich. Nähere Details sind in
der Literatur [31,32] zu finden. Eine potenzielle Dosisre-
duktion von 50–75% wurde in einzelnen Studien be-
schrieben [33,34]. Im Fall einer sehr starken Dosisreduk-
tion (> 40%) kann allerdings die Gefahr bestehen, dass
niedrig kontrastierte Läsionen, wie sie z. B. in der Leber
vorkommen, nicht mehr zu erkennen sind [35].
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Schlussfolgerungen
Die vielfältigen Methoden der Dosisreduktion, die auch
gut miteinander kombiniert werden können und sollen,
haben dazu geführt, dass bereits für eine Reihe von CT-
Untersuchungen die sehr ambitionierten Vorgaben
„Achieving routine submillisievert CT Scanning“ [36] er-
füllt werden. Dazu zählen die Herz-CTA in ausgewählten
Patientenkollektiven bei Erwachsenen [37] und Kindern
[38] sowie diverse Low-Dose-Nativ-CT-Untersuchungen
(Thorax-CT [10], CT-Colonografie [39], Urolithiasis-CT
[40], NNH‑CT [11]). CT-Untersuchungen sind in Einzelfäl-
len bereits auf einem Expositionsniveau konventioneller
Röntgenaufnahmen möglich und bieten darüber hinaus
die Vorteile der überlagerungsfreien Darstellung patholo-
gischer Prozesse. Damit ist in Zukunft mit weiter steigen-
den Untersuchungszahlen für die CT zu rechnen.
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Frage 1

Welche Theorie zur Abschätzung eines strahlenbedingten Risi-
kos wird im BEIR VII favorisiert?
A Protective Effect of low-dose Radiation (hormesis)
B Linear-no-threshold
C Threshold Dose of 100mSv
D Repetitive low-dose (20mSv) Exposure Model
E Healthy Worker Effect

Frage 2

Worüber kann die effektive Dosis am exaktesten abgeschätzt
werden?
A den CTDIvol
B das Dosislängenprodukt
C Monte-Carlo-Simulation
D den k-Faktor
E das mAs-Produkt

Frage 3

Welche der folgenden Aussagen ist richtig? Die automatische
Röhrenstrommodulation…
A ist ein Verfahren, das überwiegend in der Herzbildgebung

eingesetzt wird.
B ist besonders effektiv bei Objekten mit kreisförmigem Durch-

messer.
C verhindert hohe Expositionswerte im Schultergürtel.
D ist am effektivsten bei exakter Lagerung des Patienten im Iso-

zentrum.
E wird nur von wenigen CT-Herstellern angeboten.

Frage 4

Welche der folgenden Aussagen zur automatischen Röhren-
spannungswahl ist richtig?
A Sie führt zu einer kontinuierlichen Anpassung der Röhren-

spannung entlang der Patientenlängsachse.
B Sie kann nicht in Kombination mit der Röhrenstrommodula-

tion verwendet werden.
C Sie führt zu höherem Jodkontrast in CTA-Untersuchungen bei

Spannungen < 100 kV.
D Sie wird beim Dual-Energy-CT angewendet.
E Sie sollte bei schlanken Patienten nicht verwendet werden.
duktion… Radiologie up2date 2017; 17: 163–178
Frage 5

Welche der folgenden Aussagen ist richtig? Bismut-Schilde…
A verbessern die spektrale Separation bei Dual-Energy-CT.
B sollten bereits beim Topogramm aufgelegt werden, wenn ein

a.–p./p.–a. Topogramm erzeugt wird.
C verbessern die Wirkung der Röhrenspannungswahl-Algorith-

men.
D vermeiden Artefakte durch Homogenisierung des Unter-

suchungsobjektes.
E vermindern die Oberflächendosis.

Frage 6

Welche der folgenden Aussagen ist richtig? Ein Dual-Energy-
CT…
A kann nur mit Dual-Source-CT-Geräten durchgeführt werden.
B hat sich in der Diagnostik der Gichtarthropathie einen Stel-

lenwert erobert.
C ist gegenüber Bewegung unempfindlich und daher beson-

ders in der Koronar-CT von Vorteil.
D ist bei sehr schlanken Patienten dosiseffizienter als ein Low-

kV-Scan.
E sollte insbesondere bei beidseitigen Hüft-TEP in der Abdo-

men-Becken-Bildgebung eingesetzt werden.

Frage 7

Wowurden 2009 die meisten CT-Untersuchungen pro 1000 Ein-
wohner durchgeführt?
A Frankreich
B England
C Skandinavien
D USA
E Italien
▶ Weitere Fragen auf der folgenden Seite…
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Frage 8

Wie hoch ist der ungefähre Anteil der CT an der medizinischen
Strahlenexposition in Deutschland?
A 10%
B 25%
C 60%
D 80%
E 95%

Frage 9

Welchen der folgenden Parameter beeinflusst der Noise Index?
A die Rotationszeit
B die Bildrekonstruktionszeit
C das mAs-Produkt
D die Vorfilterung
E die Messzeit
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Frage 10

Welche der folgenden Aussagen für die Herz-CT ist richtig?
A Zur Analyse der Herzwandbewegung sollte die EKG-basierte

Dosismodulation abgeschaltet werden.
B Zur Analyse der Herzwandbewegung eignet sich besonders

der High-Pitch-Mode.
C Beim EKG-getriggerten Sequenz-Mode ist die zeitliche Auf-

lösung von besonderer Bedeutung.
D Zum Nachweis einer Koronararterienstenose mit der Dual-

Energy-Technik kann auf eine Kontrastmittelgabe verzichtet
werden.

E Der Rekonstruktionszeitpunkt kann ausschließlich beim re-
trospektiv gegateten Spiral-Mode verändert werden.
Lell M et al. Dosis und Dosisreduktion… Radiologie up2date 2017; 17: 163–178
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