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Denoising-Ergebnisse der ANOVA der SNR der analysierten
Organe, Muskeln und Gefal3e. Ein p-Wert < 0,05 steht fur
signifikante Interaktion und bildet die Grundlage fur eine Post-hoc-
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[1. Abkulrzungsverzeichnis

AJCC American Joint Commitee on Cancer

ALM Akrolentiginéses Melanom

ANOVA Analysis of Variance

BMI Body-Mass-Index

BM4D block matching 4D-Algorithmus

BRAF potentes Oknogen (B = Isoform/RAF = rapidly accelerated
fibrosarcoma)

CNR Contrast-to-noise Ratio

CT Computertomographie/ -tomograph

DE Dual Energy

DECT Dual Energy Comuptertomographie/ -tomograph

DS Dual Source

EMI Electric and Musical Industries

HU Hounsfield Unit

IMPACT iterative maximume-likelihood polychromatic algorithm for CT

K Cohen’s Kappa

keV Kiloelektronenvolt

KM Kontrastmittel

LDH Laktatdehydrogenase

LMM Lentigo-maligna-Melanom

mAS Milliamperesekunde

md mild-denoised

MEK mitogen-aktivierte Proteinkinase-Kinase

MITK Medical Imaging Interaction Toolkit

MRT Magnetresonanztomographie/ -tomograph

MTRA medizinisch-technische/r Radiologieassistent/in

NM Nodulares Melanom

PACS Picture Archiving and Communication System

PET Positronen-Emissions-Tomographie

ROI Region of Interest

Xl



SD Standard Deviation

sd standard-denoised

SSM Superfiziell-spreitendes Melanom

SN Zinn

SNR Signal-to-noise Ratio

uv Ultraviolet

VMI Virtual Monoenergetic Imaging

VMI+ advanced Virtual Monoenergetic Imaging
VST Variance-stabilizing transformation

ZNS Zentrales Nervensystem

Xl



1 Einleitung

Die Computertomographie (CT) ist heute aus nahezu keinem medizinischen
Fachgebiet mehr wegzudenken. In einem Uber Jahrzehnte andauernden und
fortwahrenden Entwicklungsprozess ist sie zu einem der tragenden Pfeiler in der
bildgebenden klinischen Diagnostik geworden (Bautz and Kalender, 2005).

Vor der Entdeckung der Rontgenstrahlen konnten nur vage Vermutungen uber
die Krankheitsauspragung eines Patienten anhand von dessen geschilderten
Symptomen und der arztlich durchgefihrten visuellen bzw. manuellen
Untersuchung geédulRert werden. Die von Wilhelm Conrad Réntgen im Jahre 1895
entdeckten Rontgenstrahlen lieferten von da an zumindest einen
zweidimensionalen Einblick in den Korper und ein weiteres diagnostisches
Medium (Zenger, 2018). Im Gegensatz zum konventionellen Rontgen liegt die
Besonderheit der heute auf dem Markt befindlichen CT darin, dass sie in
uberlagerungsfreien Schnittbildern, sogenannten Tomographien, Einsicht in den
lebenden Korper gewdahrt (Zenger, 2018). Ein dreidimensionales Bild des
Organismus entsteht, ohne dass dieser daftr eréffnet werden muss (Bautz and
Kalender, 2005). Die CT — als eine auch in Notfallsituationen den Patienten
innerhalb von wenigen Minuten durchleuchtende Untersuchungsmethode — dient
der raschen Diagnosefindung und bietet eine hohe Aussagekraft Gber Anatomie,
Pathologie, Morphologie und Funktion des menschlichen Kérpers (Bautz and
Kalender, 2005, Zenger, 2018).

Von Kopf bis Ful3 oder in einem zuvor definierten Ausschnitt kdénnen
Bilddatensatze entstehen, aus denen durch Rekonstruktion der Rohdaten die
medizinisch relevanten Informationen gefiltert und bestmdglich dargestellt
werden. Anwendung findet sie, neben der Diagnostik, nicht nur in der Planung
chirurgischer, diagnostischer und interventioneller Eingriffe, sondern auch in der
Verlaufskontrolle von Therapien (Zenger, 2018).

Bis heute konnte die CT von keinem derzeit auf dem Markt befindlichen
bildgebenden Verfahren in ihrer Bedeutung fur die Diagnostik verdréangt werden.
Dies liegt nicht zuletzt daran, dass auch die CT sich in einem fortwdhrenden

Entwicklungsprozess befindet. Ein Teil dieser Weiterentwicklung ist die Dual
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Energy CT (DECT). In der Dual Source DECT, einer speziellen Form der DECT,
werden Bilddatensatze eines Patienten mittels zweier, mit unterschiedlicher
Spannung betriebener Rontgenréhren gewonnen. Der Vorteil dieser
Weiterentwicklung liegt in den vielfaltigen Moéglichkeiten der Nachbearbeitung.
Eine dieser Mdglichkeiten sind monoenergetische Rekonstruktionen, im
Englischen als virtual monoenergetic imaging, kurz VMI, bezeichnet. VMI basiert
auf dem Grundprinzip der DECT, der Dekomposition einzelner
Korperbestandteile und ermdglicht die nachtragliche Rekonstruktion von DECT
Bilddatensatzen in jeder Kiloelektronenvolt-Hohe (keV) von 40-190 keV.

Die im Niedrig-keV-Bereich rekonstruierten VMI zeichnen sich durch einen
verstarkten  lodkontrast, einer hierdurch  verbesserten  Abgrenzung
pathologischer Veranderungen und eine letztlich damit eng zusammenhangende
vereinfachte Diagnostik aus (D'Angelo et al., 2019, Martin et al., 2017).
Allerdings ist als Nachteil einer solchen Rekonstruktion ein gesteigertes
Bildrauschen zu nennen. Dem Rauschen in Rekonstruktionen im Niedrig-keV-
Bereich  wird mit der Weiterentwicklung zu  rausch-optimierten
monoenergetischen Rekonstruktionen (VMI+) Einhalt geboten. VMI+ wurde
bereits vielfaltig anhand unterschiedlicher Fragestellungen analysiert.

Ziel dieser Dissertation ist es, den Einfluss von VMI+ auf objektive und subjektive
Bildparameter in Ganzkorper-Bilddatensatzen von Patienten mit malignem
Melanom zu analysieren und eine weitere Mdéglichkeit der Rauschunterdriickung

von VMI+ mittels eines Denoising-Algorithmus zu evaluieren.



2 Hintergrund

2.1 Computertomographie

2.1.1 Geschichte

Seit den friihen 1970er-Jahren hat sich die Computertomographie (CT) als ein
Rontgenschichtverfahren im klinischen Alltag etabliert.

Entwickelt wurde diese Technik vom englischen Ingenieur Godfrey Newbold
Hounsfield, der auch als ,Vater der Computertomographie® bezeichnet wird
(Bautz and Kalender, 2005, Zenger, 2018). Begeistert von Technik begann er
schon in jungen Jahren auf dem vaterlichen Bauernhof zu experimentieren und
zu konstruieren. Wahrend seiner Tatigkeit bei der Royal Air Force und dem
Studium am Faraday Engineering College in London perfektionierte Hounsfield
sein Koénnen und erweiterte sein Wissen im Bereich der Elektrotechnik, bis er
schlief3lich 1951 in der Firma EMI Ltd. (Electric and Musical Industries Ltd.) seine
Arbeit aufnahm. Nach anfanglicher Tatigkeit im Bereich der Computertechnik
wechselte er in die Forschung, in den Bereich der computergestitzten
Verarbeitung von Bildern (Bautz and Kalender, 2005). Bei seinen Recherchen
entdeckte er die Arbeiten des Physikers Johann Radon. In diesen wurde die
Mdglichkeit beschrieben, ,aus einer Serie von Projektionen eines Objekts, die
aus unterschiedlichen Richtungen aufgenommen wurde, ein zweidimensionales
Schnittbild zu berechnen” (Bautz and Kalender, 2005). Hounsfield kombinierte
Radons Gedanken mit seinen uber die Jahre hinweg gesammelten Erfahrungen
und Erkenntnissen. Er stellte sich die Frage, ob ein Computer nicht auch in
Rontgenbildern Bildcharakteristika erkennen kénne (Bautz and Kalender, 2005).
Erst Jahre nach den ersten Uberlegungen Hounsfields hierzu gelang ihm, dank
der nun erforschten notwendigen mathematischen Formeln fur die
Bildberechnung und dem Vorhandensein leistungsstarker Computer, der
Durchbruch und er konnte seine Idee praktisch umsetzen (Bautz and Kalender,
2005, Zenger, 2018). Seine Forschungen und Experimente vereinte Hounsfield

in Zusammenarbeit mit der britischen Firma EMI Ltd., die bis dato hauptsachlich
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Schallplatten und wenige elektronische Bauteile fertigte, in einem Gerat, dem
sogenannten ,EMI Scanner (Kalender, 2006). Neben Hounsfield unternahmen
zu dieser Zeit parallel auch andere Wissenschaftler Uberlegungen und Versuche
zur Entwicklung der CT. Zu ihnen gehérten unter anderem A. McLeod Cormack
(1963), H. A. Lorentz (1905), W. Oldendorf (1961), D. Kuhl und R. Edwards
(1963), R. N. Bracewell und A. C. Riddle (1967), Gordon et al. (1970), Herman et
al. (1973) (Bautz and Kalender, 2005, Kalender, 2006, Zenger, 2018). All jene,
auch Hounsfield, agierten ohne das Wissen tber die Arbeiten der jeweils anderen
(Bautz and Kalender, 2005).

2.1.2 Prinzip

Die ringférmige Offnung des Computertomographen, umgangssprachlich haufig
,Rohre“ genannt, wird in der Fachsprache als Gantry bezeichnet (Zenger, 2018).
Sie beinhaltet neben den bilderzeugenden Bauteilen Rontgenréhre und
Detektorsystem, einen Hochspannungsgenerator, ein Blendensystem und eine
Kihlung (Hunerbein, 2017).

Zur bildgebenden Untersuchung wird der Patient horizontal auf der Liege des CT
positioniert und dabei mehrfach pro Sekunde stetig von einer Réntgenréhre
entlang der Korperachse umkreist (Radeleff et al., 2006, Zenger, 2018).

Der den Korper durchdringende und durch die verschiedenen Gewebearten in
unterschiedlichem Ausmald abgeschwachte facherformige Rontgenstrahl wird
von einem Detektor registriert, welcher gegenuber der Rohre angebracht ist
(Radeleff et al., 2006, Zenger, 2018). Die vom Detektor ermittelten
Intensitatsunterschiede  werden anschlieBend in elektrische Signale
transformiert, welche der Réntgenstrahlung entsprechen, dann digitalisiert und
an einen Rechner Ubermittelt (Hinerbein, 2017, Zenger, 2018). Dort findet die
Rekonstruktion der einzelnen Schnittbilder aus den sogenannten Rohbilddaten
statt. Auch eine dreidimensionale Darstellung des gesamten Objektes ist moglich
(Zenger, 2018).



An speziellen Befundungsmonitoren kdnnen die entstandenen Aufnahmen durch
den Untersucher entsprechend der gewlnschten Betrachtungsweise gedreht,
gewendet, vergrolert/verkleinert und gefenstert werden.

Um die Diagnostik und Aussagekraft einer CT noch weiter zu verbessern
beziehungsweise der Anforderung spezieller Fragestellungen anzupassen,
konnen Stoffe zur Kontrastverstarkung, sogenannte Kontrastmittel zum Einsatz
kommen. Hierbei wird zwischen rontgenpositiven und -negativen Kontrastmitteln
unterschieden. Zu den rontgenpositiven Kontrastmitteln, die im klinischen Alltag
haufig Verwendung finden, z&hlen iodhaltige Verbindungen. Werden diese
intravends appliziert, reichern sie sich im darzustellenden Organ vermehrt an. Sie
absorbieren abhéngig von der Konzentration die Rontgenstrahlen starker als das
umliegende Gewebe und erhéhen dadurch den Kontrast (Hunerbein, 2017). Ein
weiteres  rontgenpositives  Kontrastmittel ist Bariumsulfat. Zu den

rontgennegativen Kontrastmitteln zahlen CO2 und Luft (Hinerbein, 2017).

2.1.3 Technik

Am 1. Oktober 1971 fand die erste Untersuchung eines Patienten mit dem von
Hounsfield mitentwickelten EMI Scanner statt (Zenger, 2018). Er gilt somit als
Computertomograph der 1. Generation. Seine Funktion beruht auf zwei
voneinander unabhangigen Bewegungsablaufen der Réntgenréhre. Zum einen
handelt es sich dabei um eine Translations-, zum anderen um eine
Rotationsbewegung (Hunerbein, 2017). Das erzeugte Schmalbindel der
Rontgenstrahlen trifft auf einen, gegenubergestellten Detektor (Hunerbein,
2017).
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Abbildung 1: CT-Gerate und Weiterentwicklungen von der 1. bis 4. Generation nach Kalender (Kalender,
2006)

Die 2. Generation weist in ihrem Grundprinzip keine erheblichen Unterschiede
zur Baureihe der 1. Generation auf. Wahrend das Translations-Rotations-Prinzip
der Rontgenrohre beibehalten wird, kommt statt dem Schmalbindel ein
facherformiger Rontgenstrahl zum Einsatz, der zuséatzlich durch einen zweiten

Rontgenstrahl und zweiten Detektor ergéanzt wird (Kalender, 2006).



Ab der 3. Generation wird auf die Translationsbewegung verzichtet. Die R6hre
und ein ganzer Satz an Detektoren werden gekoppelt (Rother, 2006) und rotieren
gemeinsam in einer kreisférmigen Bewegung um den Patienten (Hunerbein,
2017).

In den Computertomographen der 4. Generation umkreist nur noch die
Rontgenrdhre den Patienten. Ein aus Detektoren bestehender Kranz ist stationar
kreisformig im Gantry angeordnet (Hunerbein, 2017).

Im klinischen Alltag haben sich die CT der 3. Generation durchgesetzt.
Aufgrund der Kabelanordnung zur elektrischen Versorgung konnten die ersten
CT nur eine einzelne Drehung von 360° durchfihren (Kalender, 2006). Zur
Schichtaufnahme kreiste die Réhre bei fester Tischposition um den Patienten,
wahrend bei der Kabelriickfihrung der Lagerungstisch entlang der Kérperachse
verschoben wurde (Hinerbein, 2017). Sequenziell wurde Schicht fur Schicht
durchstrahilt.

Die Entwicklung des Schleifringsystems zur Spannungszufuhr macht die
Einzelschicht-CT Uberflissig und ermdglicht durch den Wegfall der
Kabelrtickfuhrung eine Dauerrotation der Roéhre (Hunerbein, 2017). Dabei
zirkuliert die Rontgenrohre kontinuierlich in einer schleifenférmigen Bahn um den
Patienten (HUnerbein, 2017). Ab dem Jahr 1990 dient diese Spiral-CT-Technik,
deren Entwicklung und Einfihrung im Fokus der Arbeiten des deutschen
Physikers Willi A. Kalender stand, der Bildakquisition in CT-Geraten (Hunerbein,
2017, Zenger, 2018).

Eine verklrzte Untersuchungszeit, luckenlose Erfassung von
Volumendatensatzen wahrend einer Atempause und damit einhergehende
bewegungsarme Aufnahmen sind einige der Vorteile, die die neue Technik im
Vergleich zu den Geréaten der ersten Generation sowohl fir den Patienten als
auch fir den Untersucher mit sich bringt (Hinerbein, 2017).

Eine weitere Entwicklung ist die Anordnung mehrerer Detektorzeilen
nebeneinander zum sogenannten Mehrzeilen-CT. Durch die Anordnung von 2
bis 256 (oder mehr) Detektorzeilen kann parallel zueinander mit nur einer
Roéhrenumdrehung mehr als eine Untersuchungsschicht errechnet werden
(Hunerbein, 2017, Kalender, 2006).



2.1.4 Bildrekonstruktion

Die im Gantry platzierten Detektoren erfassen wahrend der Untersuchung die
nach der Durchdringung des Gewebes nicht absorbierte Strahlung. Fir jedes
Volumenelement (Voxel) werden die entstehenden Schwachungswerte
errechnet, in elektrische Signale umgewandelt, digitalisiert und der
Bildrekonstruktion zugefuhrt (Hunerbein, 2017, Radeleff et al., 2006). Durch
Uberlagerung der so gewonnenen Datensitze entsteht das Schichtbild
(Hunerbein, 2017). Die Zusammensetzung des Gewebes und die
Strahlungsenergie beeinflussen die Strahlenabsorption und die daraus
resultierende Schwachung der Rontgenstrahlung in einem Voxel (Hunerbein,
2017). Auf dem Monitor wird jedes Voxel durch ein Pixel (Element des
zweidimensionalen Bildes) dargestellt (Hinerbein, 2017). Die Helligkeit eines
solchen Pixels wird aus dem Durchschnitt aller Dichtewerte ermittelt. Diese
Dichtewerte wiederum entsprechen den Schwachungswerten innerhalb jedes
einzelnen Voxels (Radeleff et al., 2006). Als Mal3 fur die Dichte gilt die Hounsfield
Unit (HU), die sich aus dem linearen Schwachungskoeffizienten p errechnet
(Hunerbein, 2017). Der lineare Schwachungskoeffizient p ist ein Maf3 fir die
Intensitatsverringerung von Strahlung beim Durchtritt durch Materie.

Mithilfe der folgenden Formel ist es moglich, die Dichtewerte der entsprechenden
Hounsfield-Skala zu zuordnen (Hlnerbein, 2017, Radeleff et al., 2006):

HU=1000-<

M (Objekt) - p (Wasser)
M (Wasser)

Als BezugsgroRen werden dabei Wasser (0 HU) und Luft (-1000 HU)
herangezogen (Hunerbein, 2017).

Die ermittelten Dichtewerte werden im Bild auf einem speziellen
Betrachtungsmonitor durch unterschiedliche Graustufen wiedergegeben. Da es

dem menschlichen Auge allerdings nur mdoglich ist bis zu 20 verschiedene
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Abstufungen von Grau wahrzunehmen, ist es notwendig, bei jeder Untersuchung
entsprechend der vorliegenden Fragestellung und der darzustellenden
Strukturen die optimale Fenstereinstellung zu wéahlen und hierdurch die
Graustufen zu reduzieren bzw. zu fokussieren. Durch diese als Fenstertechnik
bezeichnete Methode ist es mdglich, die Grauwerte optimal auf den zu
bewertenden Abschnitt einzustellen. Samtliche Dichtewerte auf3erhalb dieses
Fensters werden als einheitlich schwarze oder weil3e Struktur dargestellt
(Hunerbein, 2017).

In der Bildrekonstruktion haben sowohl Akquisitionsparameter als auch
Rekonstruktionsparameter Einfluss auf das Rauschen der erzeugten
Bilddatensatze. Eine Erhéhung der Akquisitionsparameter Dosis, Rohrenstrom
(mAs) und Ro6hrenspannung (kV) fihrt zu einem geringeren Bildrauschen
(Prokop, 2006). Werden die Rekonstruktionsparameter Schichtweite grof3 und
Faltungskern weich eingestellt, reduziert dies ebenfalls das Bildrauschen in den
Bilddatensatzen (Prokop, 2006).

Auch die Art der Bildrekonstruktion kann Einfluss auf das Rauschen von CT-
Bilddatensatzen nehmen. Eine Methode, die zur Reduktion des Bildrauschens
beitragt, ist die iterative Rekonstruktion. Die iterative Rekonstruktion errechnet
durch den Vergleich der gemessenen Rohdaten mit den Daten des Rohbildes ein
Schnittbild, solange bis die beiden Parameter Ubereinstimmen (HUnerbein,
2017). Teil dieses Rechnungsprozesses ist eine Eliminierung des Bildrauschens
(Hunerbein, 2017).

Eine neue Methode zur Reduktion des Bildrauschens wird in einer von Kim et al.
verdffentlichten Studie beschrieben. Kim et al. rekonstruierten zun&chst
polychromatische CT-Bilddatensatze mit dem iterative maximum-likelihood
polychromatic algorithm for CT (IMPACT) (Kim et al., 2016). Ein Algorithmus, der
fur das geringe Vorhandensein von Strahlenaufhartungsartefakten bekannt ist.
Anschliel3end erfolgte die Bestimmung eines Umrechnungsfaktors fir jedes
Voxel, indem die Mittelwerte und die anhand des Bildes und der Scangeometrie
geschatzten Varianzen des Rauschens in eine lineare Beziehung zueinander

gebracht wurden (Kim et al, 2016). Nach der Anwendung des



Umrechnungsfaktors auf das rekonstruierte Bild wurde dieses mit Hilfe von
variance-stabilizing transformation (VST) von einem nicht-gauf3schen Bild in ein
gaul3sches Bild umgewandelt. Der block matching 4D-Algorithmus (BM4D)
filterte das gaul3sche Rauschen. Unter Verwendung der umgekehrten VST
entstand abschlielRend der denoised Bilddatensatz (Kim et al., 2016).

Der Ablauf wird ebenfalls im folgenden Flow-Chart verdeutlicht:

Rekonstruktion des Bilddatensatzes mit IMPACT

N

Anwendung des anhand der Mittelwerte und Varianzen
bestimmten Umrechnungsfaktors

N

Umwandlung mit VST

N

Filtern des gaul3schen Bildrauschens mit BM4D

N

Umwandlung mit umgekehrter VST

Vv

Denoised Bilddatensatz

Abbildung 2: Flow-Chart des Denoising-Algorithmus nach Kim et al. (Kim et al., 2016)
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2.2 Die Dual Energy-Computertomographie

Rontgenréhren Rotationsrichtung

Gantry Detektoren

Abbildung 3: Funktionsweise der Dual Source Dual Energy CT nach Kalender (Kalender, 2006)

In dem Dual Source DECT (DS-DECT) rotieren zwei in einem bestimmten Winkel
zueinander angebrachte Rontgenréhren und die dazugehdérigen Detektoren um
den Patienten. Die Rohren kdnnen mit unterschiedlicher Réhrenspannung
(Kiloelektronenvolt, kurz keV), d.h. ,Dual Energy“, betrieben werden (Zenger,
2018). In der herkdmmlichen CT kann es dazu kommen, dass Gewebe
unterschiedlichen Aufbaus dennoch in derselben oder sehr &hnlichen HU
dargestellt werden und die Gewebedifferenzierung und -klassifizierung somit
erheblich erschwert wird (McCollough et al., 2015).

Im Gegensatz dazu werden in der DS-DECT die verschiedenen Spannungen der
zwei Rontgenrohren und die spezifische Absorption eines jeweiligen Gewebes

genutzt, um unterschiedliche Schwachungswerte zu generieren. Im Vergleich zur
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Bildgebung mit nur einer Rontgenréhre ist dadurch die Gewebsdifferenzierung
deutlich vereinfacht (D'Angelo et al., 2019).

Entwickelt wurde die DS-DECT unter anderem zur scharfen Aufnahme bewegter
Strukturen, insbesondere des Herzens (Zenger, 2018).

Aufgrund der zwei Rontgenréhren und ihrer Anordnung zueinander ist lediglich
eine 90°-Drehung zur Aufnahme eines Volumendatensatzes notwendig. In
Kombination mit einer kurzen Rotationszeit kann die Aufnahmezeit bis zur Halfte
reduziert werden. Beispielsweise erwies sich in der Herzbildgebung die
Einnahme von Betablockern zur Verringerung der Ruhepulsfrequenz aufgrund
der erhohten Scangeschwindigkeit, der verbesserten Bildauflosung und
gesteigerten zeitlichen Auflosung der DS-DECT als nicht mehr nétig (Zenger,
2018).

Entgegen friherer Annahmen und trotz der Verwendung zweier Réntgenrohren
ist, im Vergleich zur Bildgewinnung mit nur einer ROntgenrohre, die
Strahlenbelastung bei DS-DECT nicht wesentlich erhoht (Zenger, 2018).
Zusétzlich kann im DECT die Menge des verabreichten Kontrastmittels aufgrund
der Kenntnis der Schwachungswerte bei unterschiedlichen Energien reduziert
werden (Grant et al., 2014).

Abgesehen vom Herzen hat das DECT mit seinen
Nachbearbeitungsmoglichkeiten auch in zahlreichen anderen Koérperregionen
bei der Diagnostik pathologischer Veranderungen erhebliche Vorteile gezeigt.
Dazu gehoren u. a. die Identifikation von Nierensteinen (Graser et al., 2008,
Thomas et al., 2010), der Nachweis und die Charakterisierung von Neoplasmen
der Niere und Leber (Graser et al., 2010, Robinson et al., 2010), die Bestimmung
von Neoplasmen der Lunge und Lymphknoten (Chae et al., 2008b, Schmid-
Bindert et al, 2012), die Beurteilung von Stromatumoren des
Gastrointestinaltraktes (Apfaltrer et al., 2012), die Visualisierung der
Lungenperfusion und -ventilation (Chae et al., 2008a, Kerl et al., 2011), die
Reduktion von Metallartefakten (Bamberg et al., 2011), die automatische
Entfernung von Knochenstrukturen in der GefalR3darstellung (Brockmann et al.,

2009, Morhard et al., 2009) und die Bildgebung mit niedrigen Spannungen fir
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eine verbesserte Abbildung von Gefal3en in angiographischen Studien mit
begrenzten Kontrastmittelvolumina (Yuan et al., 2012).

Neben dem Dual Source DECT, wie in der vorliegenden Arbeit verwendet, gibt
es noch zwei weitere Techniken der Dual Energy CT: (1) das rapid keV-Switching
DECT, bei dem der Bilddatensatz nur durch eine Rohren-Detektor-Kombination
erzeugt wird, wobei die Rohre sehr schnell zwischen zwei Spannungen wechselt;
(2) das dual-layer DECT, das durch seinen Aufbau aus einer Réhre und einem
Detektor mit zwei Schichten in der Lage ist, den Réntgenstrahl in einen nieder-
und hochenergetischen Photonenstrahl aufzulésen (Johnson, 2012, Sellerer et
al., 2018).

Aufgrund der vielfaltigen Moglichkeiten zur  Nachbearbeitung von

Bilddatensatzen hat sich die DECT im klinischen Alltag etabliert.

2.2.1 Virtuelle monoenergetische Rekonstruktionen

Eine Option der Nachbearbeitung ist z.B. die monoenergetische Rekonstruktion.
Grundlage dieses Verfahrens stellen die beiden Schwachungswerte der DECT-
Datensatze eines jeden Gewebes in einem Voxel dar (D'Angelo et al., 2019,
Nasirudin et al., 2015). Anhand der so entstandenen unterschiedlichen
Schwachungswerte wird fir jedes Voxel der Anteil eines jeden dargestellten
Gewebes an der Gesamtmasse des entsprechenden Voxels errechnet (D'Angelo
et al., 2019). Virtuelle monoenergetische Rekonstruktionen bedienen sich dieser
Information, um aus einem einzigen DECT-Rohdatensatz virtuelle
monoenergetische Bilder bei beliebigen Spannungen von 40-190 keV zu
rekonstruieren (D'Angelo et al., 2019).

Rekonstruktionen im Bereich von 40 keV zeigen aufgrund der N&ahe zur
Bindungsenergie eines lod-Elektrons der K-Schale, die bei 33 keV liegt, ein
verstéarktes lod-Signal (Beeres et al., 2016, Wichmann et al., 2014). Ein erhdhter
Gefal3kontrast und daher potenziell besserer Bildeindruck sind das Ergebnis
(Apfaltrer et al., 2014). Der Nachteil der mit 40 keV rekonstruierten Bilder liegt
jedoch darin, dass sie ein erhghtes Bildrauschen im Vergleich zu den bei 120 keV
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rekonstruierten Mischbildern oder Originaldaten aufweisen (D'Angelo et al.,
2019).

Um dieses Bildrauschen zu reduzieren, wurde fiir die DECT ein optimierter
,irtual monoenergetic imaging (VMD“ Algorithmus entwickelt, der als ,VMI+*
oder auch ,monoenergetic+“ bezeichnet wird (D'Angelo et al., 2019). Bei dem
Verfahren nach VMI+ werden die Vorteile aus zwei bei unterschiedlichen keV
rekonstruierten Datensétzen extrahiert und in einem einzigen Datensatz vereint.
Dazu wird zunachst ein Datensatz mit hohem Kontrast zwischen lod und dem
umliegenden Gewebe bei niedrigen Spannungswerten rekonstruiert, und der
zweite Datensatz bei einer Spannung, bei der wiederum das Bildrauschen gering
ist (z.B. 70 keV) (Grant et al., 2014). Anschliel3end werden beide Datensatze
jeweils in niedrige und hohe Ortsfrequenzen getrennt. Aus dem im niedrigen
Spannungsbereich rekonstruierten Datensatz wird die Bilderserie niedriger
Ortsfrequenzen extrahiert, aus dem im hoheren Spannungsbereich
rekonstruierten Datensatz die Bilderserie hoher Ortsfrequenzen. Beide werden
miteinander kombiniert, um die Vorteile von verbessertem Kontrast und
geringerem Rauschen in einer Serie zu vereinen (Grant et al., 2014). Das
optimierte VMI+ bietet alle Vorteile von VMI bei etwas reduziertem Bildrauschen.
Folglich wird davon ausgegangen, dass Bilder die mit dem optimierten VMI+-
Algorithmus rekonstruiert wurden, ein besseres Kontrast-Rausch-Verhaltnis
(CNR = Contrast-to-noise Ratio) und eine verbesserte subjektive Bildqualitat als
mit den traditionellen VMI-Algorithmen liefern (D'Angelo et al., 2019). Durch die
Errechnung der CNR wird eine Objektivierung der Bildqualitéat erreicht. Je héher
das Verhaltnis zwischen Kontrast und Rauschen ist, umso besser lassen sich

Bilddetails und verschiedene Gewebe erkennen (Hunerbein, 2017).
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2.3 Das Melanom

2.3.1 Definition

Das Melanom ist ein maligner Tumor der melanozytaren Zellen und wird

umgangssprachlich haufig als schwarzer Hautkrebs bezeichnet.

2.3.2 Epidemiologie

Mit stark steigender Tendenz stellt das Melanom in unseren mittleren
Breitengraden derzeit 3 % der Krebserkrankungen dar. Das Melanom verursacht
1-2 % der Todesfalle durch maligne Tumore, wobei Todesfélle im speziellen
verursacht durch Hautkrebs zu 90 % auf das maligne Melanom zurtickzufihren
sind (Fritsch et al., 2004, Hauswirth, 2016).

Das Melanom, vorwiegend ein Tumor hellhdutiger Menschen, tritt bei Frauen 1,5-
mal haufiger auf als bei Mannern und findet sich in allen Altersstufen (Fritsch et
al., 2004).

Zu 90 % tritt das maligne Melanom hauptsachlich an der oberflachlichen Haut
auf. Daneben kommt es noch an den Schleimhauten und den Augen vor (Fritsch
et al.,, 2004). Klinisch und histologisch werden dabei vier verschiedene

Melanomtypen unterschieden (Hauswirth, 2016):

- superfiziell-spreitendes Melanom (SSM)
- nodulares Melanom (NM)
- lentigo-maligna-Melanom (LMM)

- akrolentiginbses Melanom (ALM)
Daneben gibt es noch seltene Melanomvarianten. Hierzu zahlen das spitzoide,

spindelzellige, naevoide und okkulte Melanom (Eigentler and Garbe, 2010,
Garbe et al., 2006, Sebastian and Herrmann, 2006).
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2.3.3 Pathophysiologie

Atiologisch kann als bedeutendster Faktor fiir die Entwicklung eines malignen
Melanoms das UV-Licht angefiihrt werden. Insbesondere der UV-B-Bereich bei
seltener, dann jedoch intensiver Einstrahlung erweist sich als auf3erst schadlich
(Helmbold, 2006). Neben einer intensiven UV-Belastung und/oder
Sonnenbréanden in der Kindheit, wirken eine hohe Anzahl und atypische
melanozytdare Navi, eine genetische Pradisposition, ein heller Hauttyp,
Immunsuppression und Xeroderma pigmentosum als pradisponierend (Kiecker,
2018).

Ein jedes Melanom entwickelt sich aus einem einzigen Zellklon (Terhorst, 2016).
Vererbt oder durch die Einwirkung von UV-Licht kommt es zu einer
Genveranderung im Rahmen der Initiation (Fritsch et al., 2004). Weiteres UV-
Licht kann die Promotion und zusatzliche Mutationen bewirken (Fritsch et al.,
2004). Der Primartumor entsteht.

Neben dem UV-Licht nehmen die Melanozyten selbst eine entscheidende Rolle
bei der Entstehung neoplastischer Veranderungen ein. Im Gegensatz zu anderen
Zellen der Haut, wie z.B. den Keratinozyten, beinhalten sie eine groRe Menge
antiapoptotischer Proteine (Fritsch et al.,, 2004), die fir eine gewisse
Apoptoseresistenz verantwortlich sind.

Vom Primartumor ausgehend entwickelt sich das Melanom in einem
stadienhaften Verlauf weiter. Aus einem lokal begrenzten, dem sogenannten
Melanoma in situ mit intraepidermalem Wachstum, wird nach dem Durchbruch
der Basalmembran der Haut ein invasives Melanom, das sich in der frihen Phase
meist eher horizontal flachig und spéater vertikal knotig entwickelt (Terhorst,
2016).

Die Tabellen 1 bis 4 zeigen die wichtigsten Klassifikationen des Melanoms nach

der aktuellen S3-Leitlinie.
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T- Tumordicke Ulzeration
Klassifikation
Tx Keine Angabe Keine Angabe
TO Keine Angabe Keine Angabe

Tis (Melanoma-in-situ)

Keine Angabe

Keine Angabe

T1 <1,0mm Unbekannt oder nicht spezifiziert
Tla <0,8 mm ohne Ulzeration
Tlb <0,8 mm mit Ulzeration

0,8 mm —1,0 mm mit/ohne Ulzeration

T2 >1,0-2,0 mm Unbekannt oder nicht spezifiziert
T2a >1,0-2,0mm ohne Ulzeration
T2b >1,0-2,0 mm mit Ulzeration

T3 >2,0-4,0 mm Unbekannt oder nicht spezifiziert
T3a >2,0-4,0 mm ohne Ulzeration
T3b >2,0-4,0 mm mit Ulzeration

T4 >4,0 mm Unbekannt oder nicht spezifiziert
T4a >4,0 mm ohne Ulzeration
T4b >4,0 mm mit Ulzeration

Tabelle 1: T-Klassifikation des Primartumors bei malignem Melanom (AJCC 2016/UICC 2016) aus der S3-

Leitlinie Melanom des Leitlinienprogrammes Onkologie Juli 2020 (Leitlinienprogramm Onkologie

(Deutsche Krebsgesellschaft, 2020))
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N-
Klassifikation

Anzahl der metastatisch
befallenen Lymphknoten

Vorhandensein von
Intransit-,
Satelliten-,
und/oder
Mikrosatelliten-
Metastasen

NXx

Regionale Lymphknoten wurden nicht beurteilt (z.B.
keine Wachterlymphknotenbiopsie durchgefiihrt,
regionale Lymphknoten bereits anderweitig entfernt)

Nein

NO

Keine regionalen Lymphknotenmetastasen
nachweisbar

Nein

N1

Ein metastatisch befallener Lymphknoten

ODER

Intransit-, Satelliten- und/oder Mikrosatelliten-
Metastasen OHNE einen metastatisch befallenen
Lymphknoten

Nla

Ein klinisch ,okkulter metastatisch befallener
Lymphknoten (z.B. diagnostiziert mittels
Wachterlymphknotenbiopsie)

Nein

N1b

Ein klinisch metastatisch befallener Lymphknoten

Nein

Nilc

Kein regionarer metastatisch befallener
Lymphknoten

Ja

N2

Zwei oder drei metastatisch befallene Lymphknoten
ODER

Intransit-, Satelliten- und/oder Mikrosatelliten-
Metastasen mit einem metastatisch befallenen
Lymphknoten

N2a

Zwei oder drei klinisch ,okkulte“ metastatisch
befallene Lymphknoten (z.B. diagnostiziert mittels
Wachterlymphknotenbiopsie)

Nein

N2b

Zwei oder drei metastatisch befallene Lymphknoten,
bei denen mind. ein Lymphknoten klinisch
diagnostiziert wurde

Nein

N2c

Ein metastatisch befallener Lymphknoten (,okkult
oder klinisch diagnostiziert)

Ja

N3

Vier oder mehr metastatisch befallene Lymphknoten
ODER

Intransit-, Satelliten- und/oder Mikrosatelliten-
Metastasen mit zwei oder mehr metastatisch
befallenen Lymphknoten

ODER

.verbackenes* Lymphknotenkonglomerat OHNE
Intransit-, Satelliten- und/oder Mikrosatelliten-
Metastasen

N3a

Vier oder mehr klinisch ,okkulte“ metastatisch
befallene Lymphknoten (z.B. diagnostiziert mittels
Wachterlymphknotenbiopsie)

Nein

N3b

Vier oder mehr metastatisch befallene Lymphknoten,
bei denen mind. ein Lymphknoten klinisch
diagnostiziert wurde

Nein

N3c

Zwei oder mehr ,okkulte* oder klinisch metastatisch
befallene Lymphknoten und/oder ,verbackenes*
Lymphknotenkonglomerat

Ja

Tabelle 2: N-Klassifikation des Primartumors bei malignem Melanom (AJCC 2016/UICC 2016) aus der S3-
Leitlinie Melanom des Leitlinienprogrammes Onkologie Juli 2020 (Leitlinienprogramm Onkologie
(Deutsche Krebsgesellschaft, 2020))
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M- Anatomische Lokalisation Laktatdehydro-
Klassifikation genase (LDH)-Wert
MO Kein Hinweis auf Fernmetastasen
M1 Vorhandensein von Fernmetastasen

Mla Fernmetastasen i.B. der Haut, Weichteile inkl. Nicht bestimmt oder
Muskel und/oder nicht regionale Lymphknoten nicht dokumentiert

M1la (0) normal

Mla (1) erhoht

M1b Fernmetastasen i.B. der Lunge; mit oder ohne Nicht bestimmt oder
Beteiligung der unter M1a codierten Lokalisationen nicht dokumentiert

M1b (0) normal

Mib (1) erhoht

Mlc Fernmetastasen i.B. anderer viszeraler Nicht bestimmt oder
Lokalisationen OHNE ZNS-Beteiligung; mit oder nicht dokumentiert

M1lc (0) ohne Beteiligung der unter M1a oder M1b codierten | normal

Milc (1) Lokalisationen erhoht

M1d Fernmetastasen i.B. des ZNS; mit oder ohne Nicht bestimmt oder
Beteiligung der unter Ml1a, M1b, oder M1c codierten | nicht dokumentiert

M1d (0) Lokalisationen normal

Mid (1) erhoht

Tabelle 3: M-Klassifikation des Primartumors bei malignem Melanom (AJCC 2016/UICC 2016) aus der
S3-Leitlinie Melanom des Leitlinienprogrammes Onkologie Juli 2020 (Leitlinienprogramm Onkologie
(Deutsche Krebsgesellschaft, 2020))

T-Klassifikation N-Klassifikation M-Klassifikation Stadium

Tis NO MO 0

Tla NO MO 1A

Tlb NO MO

T2a NO MO 1B

T2b NO MO 1A

T3a NO MO

T3b NO MO 1B

T4a NO MO

T4b NO MO lIC

TO N1b, Nlc MO 1B

TO N2b, N2c, N3b oder MO lnc
N3c

Tla/b-T2a Nla oder N2a MO A

Tla/b-T2a N1b/c oder N2b MO 1B

T2b/T3a Nla-N2b MO

Tla-T3a N2c oder N3a/b/c MO nc

T3b/T4a Jedes N = N1 MO

T4b N1la-N2c MO

T4b N3 a/b/c MO D

Jeder T,Tis Jedes N M1 v

Tabelle 4: Stadieneinteilung des malignen Melanoms — pathologisch (AJCC 2016/UICC 2016) aus der S3-
Leitlinie Melanom des Leitlinienprogrammes Onkologie Juli 2020 (Leitlinienprogramm Onkologie
(Deutsche Krebsgesellschaft, 2020))
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2.3.4 Diagnostik

Die Diagnostik des Melanoms erfolgt zunachst rein klinisch durch die Inspektion
suspekter Areale unter dem Dermatoskop. Ein neu aufgetretener Pigmentfleck
ist ebenso ein erstes Verdachtskriterium, wie ein bereits bestehender, der seine
Form, Farbe und/oder GroRe verandert (Hauswirth, 2016). Asymmetrie,
Begrenzung, Colorit und Durchmesser des Navi gelten als wichtige
Anhaltspunkte bei der klinischen Untersuchung. Ist der Befund bei den meisten
der zuvor genannten Kriterien, die auch als ABCD-Regel bekannt sind, positiv
verandert, wird eine Exzisionsbiopsie des gesamten fraglichen Bereiches mit
einem Sicherheitsabstand von 0,5 cm durchgefuhrt (Hauswirth, 2016). Das
entnommene Praparat wird einer histo-pathologischen Diagnosesicherung
unterzogen.

Bestatigt sich der klinische Melanomverdacht liefert die Histologie zudem
Informationen Uber den genauen Melanomtyp, die Invasionstiefe (Clark), die
Tumordicke (Breslow) sowie das Vorhandensein von Ulzerationen (Hauswirth,
2016). Von besonderer Bedeutung sind hierbei die beiden letzteren Kriterien, da
anhand dieser die weiteren Therapieschritte geplant werden. So wird ab einer
Tumordicke von >1 mm oder bei vorhandenen Ulzerationen zudem eine nodale
Sonographie der lokoregiondren Lymphknoten sowie eventuell eine Biopsie mit
anschlieBender Labordiagnostik des Wachterlymphknotens durchgefiihrt
(Hauswirth, 2016).

2.3.5 Computertomographie bei Melanom

Zur Vervollstandigung des Stagingprozesses kann zusatzlich zur klinischen und
histologischen Sicherung eine Bildgebung in Form eines CT, MRT oder PET-CT
notwendig werden (Hauswirth, 2016).

Eine CT-Untersuchung wird besonders ab einem Tumorstadium IIC und Il
empfohlen (Leitlinienprogramm Onkologie (Deutsche Krebsgesellschaft, 2020)).
Einem Tumorstadium IIC werden Melanome mit einer Dicke >4mm und

Ulzeration des Primartumors (pT4b) zugeordnet. Das Tumorstadium Il ist
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gekennzeichnet durch die lokoregionale Metastasierung (Leitlinienprogramm
Onkologie (Deutsche Krebsgesellschaft, 2020)).

Die Computertomographie dient der Diagnose der Lymphknotenmetastasen und
als Erganzung zur Sonographie. Selbst wenn Lymphknotenmetastasen anhand
anderer diagnostischer Hilfsmittel wie der Sonographie erkannt wurden, sollte vor
der chirurgischen Therapie oder einer Wachterlymphknotenbiopsie ein genaues
Staging mit einem hochauflosenden CT erfolgen. Zum einen wird mit der
Bildgebung der Ausgangsstatus fur einen spateren Vergleich gesichert. Zum
anderen dient die Bildgebung dem Ausschluss oder der Beurteilung weiterer
Fernmetastasen bzw. der genaueren Analyse von Metastasierungswegen
(Dummer et al., 2015).

Neben den beschriebenen ersten Schritten des Stagings hat die CT noch weitere
entscheidende Aufgaben in der interdisziplinaren Behandlung des Melanoms.
Die CT-Bildgebung bildet die Grundlage fiir die Planung chirurgischer Eingriffe
und dient der Evaluation des Erfolges nach lokaler oder systemischer Therapie.
Allerdings muss bei im Rahmen der unmittelbar postoperativen Tumornachsorge
angefertigten CT-Bilddatenséatzen auch immer deren geringe Sensitivitat
bertcksichtigt werden (Veit-Haibach et al., 2009). Bedingt wird diese geringe
Sensitivitat durch kérpereigene Reparatur- und Heilungsprozesse als Folge einer
operativen Tumorentfernung.

Umso wichtiger sind deshalb die in regelmaRigen, definierten Abstanden im
Laufe der jahrelangen Nachsorge angefertigten CT-Bilder (Veit-Haibach et al.,
2009).
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3 Zielsetzung

Virtuelle monoenergetische Rekonstruktionen sind im klinischen Alltag eine
bedeutende Methode der Nachbearbeitung von Bilddatenséatzen der DECT.

Der Nachteil dieses Verfahrens liegt jedoch darin, dass die rekonstruierten
Bildserien durch Rauschen in ihrer Qualitat und Genauigkeit beeintrachtigt

werden.

Vor diesem Hintergrund wurde das nachstehende Ziel dieser Arbeit bestimmt:

- Einfluss von VMI+ auf quantitative und qualitative Bildparameter bei

Patienten mit malignem Melanom in der Ganzkorper-DECT

- Evaluation der Optimierung von VMI+ durch die zusatzliche Anwendung
des zuvor unter 2.1.4 beschriebenen Denoising-Algorithmus nach Kim et

al.

4 Hypothese

Grundlage vorliegender Arbeit bilden die beiden im Folgenden definierten

Arbeitshypothesen:

1) Aufgrund des hoéheren Kontrasts der dargestellten L&sion ist VMI+ im
Niedrig-keV-Bereich fur die Ganzkorper-DECT bei Melanompatienten von

Vorteil gegentber dem originalen Bilddatensatz.

2) Mittels eines Denoising-Algorithmus lasst sich das Rauschen, das einen
groBen Nachteil der Rekonstruktion von Bilddatensatzen mithilfe von
VMI+ darstellt, reduzieren. Sowohl die Bildqualitdt als auch die

diagnostische Sicherheit werden dadurch erhoéht.
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5 Material und Methoden

Diese Dissertation beruht auf zwei aufeinander aufbauenden retrospektiven

Analysen.

Das Votum der Ethikkommission fur das Projekt Nummer 314/2017B0O2 vom
30.05.2017 zur retrospektiven, anonymisierten Auswertung der in der Diagnostik
und Therapie entstandenen Daten liegt vor. Eine informierte
Einverstandniserklarung der bereits untersuchten Patienten musste nach Ansicht

der Kommission nicht retrospektiv noch eingeholt werden.

Einschlusskriterien fur die Aufnahme eines Melanom-Patienten in diese Arbeit
waren eine Uberweisung der Universitats-Hautklinik Tubingen, ein Melanom-
Stadium I oder groRBer, eine  kontrastmittelverstarkte @ DECT-
Ganzkdorperbildgebung in der portalvenésen Phase und ein Aufnahmedatum im
Zeitraum von August 2015 bis Méarz 2016.

Kriterien, die zum Ausschluss aus der Studie fuhrten, waren ein nicht in der
portalvendsen Phase entstandenes DECT, eine eingeschrénkte Bildqualitat,
inkomplette Aufnahmen und Patienten, die zum Untersuchungszeitpunkt noch

nicht die Volljahrigkeit erreicht hatten.

5.1 Patientenkollektiv

Das Patientenkollektiv der beiden retrospektiven Analysen besteht aus
insgesamt 78 Patienten, wovon 38 Patienten in der Analyse ,VMI+* der
monoenergetischen Rekonstruktionen analysiert wurden und 40 Patienten in der
Analyse ,Denoising“ des zusatzlich verwendeten Denoising-Algorithmus.

Bei allen 78 Patienten wurde beim Staging nach der Erstdiagnose, wahrend der
Verlaufskontrolle oder der Nachsorge ein Melanom im Stadium Ill oder IV nach
der Stadieneinteilung des American Joint Commitee on Cancer (AJCC)

diagnostiziert.
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Im Rahmen der Diagnostik wurden bei den 78 Patienten der beiden Analysen in
der Abteilung fur diagnostische und interventionelle Radiologie der
radiologischen Universitatsklinik Tibingen CT-Untersuchungen im Zeitraum von
August 2015 bis Marz 2016 durchgefihrt.

5.2 Bildakquisition und Rekonstruktion

Die bildgebende Untersuchung der Patienten erfolgte mit einem Dual Source
Dual Energy Scanner der 3. Generation (Somatom Force, Siemens Healthcare,
Erlangen, Deutschland). Die Gantry eines Gerates dieses Bautyps beinhaltet je
zwei Strahlungsréhren und einen Detektorkranz. Die Aufnahmen des
Ganzkorper-DECT wurden nach dem Protokoll fur Ganzkérper-DECT der
Abteilung fir diagnostische und interventionelle Radiologie der Radiologischen
Universitatsklinik Tdbingen in kranio-kaudaler Richtung im Dual-energy-Modus
durchgefuhrt. Den Patienten wurde 90 Sekunden vor Untersuchungsbeginn in
der Ellenbeuge intravends iodhaltiges Kontrastmittel (Imeron 400, Bracco,
Mailand, Italien) verabreicht. Die Menge orientierte sich dabei am Kérpergewicht
des Patienten. Die Applikation erfolgte mit dem Medrad® Stellant
Injektionssystem (Medrad, Bayer, Deutschland; Flussrate 2 + 0,5 ml/s). Seine
DualFlow-Technik, mit der gleichzeitig Kontrastmittel und Kochsalzl6sung
zugefihrt werden, ermdglicht eine gleichméaRige Verteilung des applizierten
Stoffes im Korper und durch direktes NaCl-Nachspilen mehr Zeit zur
Kontrastmittelverteilung. Eine Minimierung von Artefakten und ein verbesserter

Weichteilkontrast sind die Folge.

Fur die Bildgebung wurden folgende Akquisitionsparameter erhoben: Kollimation:
0,6 mm x 128; Pitch: 0,6; Rotationszeit: 0,5 s; Réhrenstrom: Rdhre A 190 mAs,
Rohre B 95 mAs und Rohrenspannung: Réhre A 100 keV, Rohre B Sn150 keV.

Die Standardrekonstruktion der DECT-Rohdatensétze wurde mit einer Advanced

Modeled Iterative Reconstruction (ADMIRE, Level2) unter Verwendung eines
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mittelharten Faltungskerns (Bf40), einer Schichtweite von 3 mm und einem

Rekonstruktionsinkrement von 3 mm durchgeftihrt.

Anhand der o.g. Einschlusskriterien wurden Patienten fiir diese Dissertation
definiert. Deren im Zeitraum von August 2015 bis Marz 2016 erfasste CT-
Aufnahme stammte aus der Picture Archiving and Communication System
(PACS)-Datenbank der Radiologischen Universitatsklinik Tdbingen. Die
Bilddatensatze wurden zunéchst anonymisiert. AnschlieBend wurden sie in der
Abteilung fur diagnostische und interventionelle Radiologie importiert und mithilfe
einer VMI+-Software (syngo.via A30A, Siemens Healthcare, Erlangen,
Deutschland) nachbearbeitet.

Die Rekonstruktion der VMI+-Bildserien der Studie ,VMI+“ erfolgte fur drei
verschiedene keV-Level (40, 55, 70) mit einer Schichtdicke von 3 mm und einem
Abstand von 3 mm. Mit demselben Abstand und derselben Dicke, jedoch nur bei
einem keV-Level von 40 und 55, wurden die Bilderserien der Analyse ,Denoising”“
rekonstruiert.

Anschliel3end wurden die Daten anonymisiert exportiert und gespeichert.

5.3 Denoising

Die gespeicherten Datensatze der Analyse ,VMI+*“ wurden anschlieBend direkt
der quantitativen und qualitativen Analyse unterzogen. Auf der Grundlage des
Ergebnisses der ersten Analyse wurden die gespeicherten Datenséatze der
Analyse ,Denoising“ mit einem vom Biomedical Image Computing Laboratory der

nationalen Universitat von Seoul entwickelten Denoising-Algorithmus bearbeitet.

Mit dem bereits unter 2.1.4 dieser Dissertation naher beschriebenen Denoising-
Algorithmus nach Kim et al. lasst sich das Bildrauschen in Bilddatensatzen
unterschiedlich stark reduzieren. Die Bilddatensatze der Analyse ,Denoising®
wurden in einer leichten Stufe ,mild-denoised” und in einer starkeren Stufe

,standard-denoised”.

25



Am Ende gab es fur jeden der 40 Patienten der Studie ,Denoising” 7 Datensatze
bestehend aus Original, 40 keV nicht denoised (VMI+ 40), 40 keV mild-denoised
(40md), 40 keV standard-denoised (40sd), 55 keV nicht denoised (VMI+ 55), 55
keV mild denoised (55md) und 55 keV standard denoised (55sd). Dies ergibt in
der Summe 280 Datensatze.

5.4 Rekonstruktion Regions of Interest

Unter Verwendung der Graphikbibliothek Medical Imaging Interaction Toolkit
(MITK Workbench 2015.5.2) wurden zahlreiche Regions of Interest (ROI) in
verschiedenste anatomische Strukturen vom Kopf bis zum Becken
eingezeichnet. Im Detail wurden folgende ROIs in der Analyse der ,VMI+*
gesetzt: Glandula (Gl.) parotis (1) links, (2) rechts; Lingua (3); Glandula thyroidea
(4) links, (5) rechts; Intrapulmonal (6) links ventral, (7) links dorsal, (8) rechts
ventral, (9) rechts dorsal; Hepar (10) kraniall, (11) kranial2, (12) kranial3, (13)
kranial4, (14) kaudall, (15) kaudal2, (16) kaudal3, (17) kaudal4; (18) Pancreas;
(19) Splen; Ren (20) links, (21) rechts; (22) Corpus vertebrae; (23) Intraspinal;
(24) Vesica urinaria; Musculus (M.) sternocleidomastoideus (25) links, (26)
rechts; M. pectoralis minor (27) links, (28) rechts; M. psoas major (29) links, (30)
rechts; M. obturatorius (31) links, (32) rechts; Arteria (A.) carotis communis (33)
links, (34) rechts; Vena (V.) jugularis interna (35) links, (36) rechts; (37) Arcus
aortae; (38) Truncus pulmonalis; (39) Aorta abdominalis; (40) Cervicales Fett;
(41) Parapankreatisches Fett; (42) Luft auRerhalb des Patienten im Bereich des
Thorax

In der Analyse des ,Denoising“ wurden folgende ROIs gesetzt:

Glandula thyroidea (1) links, (2) rechts; Intrapulmonal (3) links ventral, (4) links
dorsal, (5) rechts ventral, (6) rechts dorsal; Hepar (7) links, (8) rechts; (9)
Pancreas; (10) Splen; Ren (11) links, (12) rechts; (13) Corpus vertebrae; (14)
Vesica urinaria; M. sternocleidomastoideus (15) links, (16) rechts; M. pectoralis
minor (17) links, (18) rechts; M. psoas major (19) links, (20) rechts; A. carotis
communis (21) links, (22) rechts; V. jugularis interna (23) links, (24) rechts; (25)
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Arcus aortae; (26) Truncus pulmonalis; (27) Aorta abdominalis; (28) Cervicales
Fett; (29) Parapankreatisches Fett; (30) Luft aulR3erhalb des Patienten im Bereich
des Thorax.

Die gennanten ROI wurden in beiden Teilanalysen im Sinne einer Schablone in
der 40 keV Rekonstruktion (VMI+ 40, nicht denoised) eines jeden Patienten
gezeichnet und auf alle Ubrigen Datensatze Ubertragen. Von allen angezeigten
Werten wurden die objektiven Bildwerte, lod-Schwéchung in Hounsfield Units
(HU) und die Standardabweichung (SD) als Mal fir das Rauschen in eine Excel-

Tabelle Gbertragen und bildeten die Grundlage flr die folgende Analyse.

5.5 Quantitative Analyse

Die quantitative Analyse beider Teilanalysen erfolgte mit identischen Formeln.
Zur Kalkulation der Signal-to-noise Ratio (SNR) der einzelnen anatomischen

Strukturen wurde folgende Formel verwendet:

SNR = HUROIX
SDROIX

Die Kalkulation der Contrast-to-noise Ratio (CNR) von Organen, Muskeln und

Geféal3en erfolgte mit der Formel:

HUROIx - HUFett

CNR =
SDFett

Fur die Berechnung der CNR der Lunge wurde eine separate Formel verwendet:

C _ HUROI-Lunge - HULuft-extracorporeaI
NRLunge -

SDLuft-extracorporeaI
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5.6 Qualitative Analyse

Die Analyse der Datenséatze der Analyse ,VMI+“ wurde von zwei Radiologinnen
mit 4 Jahren Erfahrung (M.K.) und 3 Jahren Erfahrung (C.S.) in Schnittbildtechnik
an einem geeigneten Arbeitsplatz mittels des Programmes syngo.via (syngo.via,
Siemens Healthcare, Erlangen, Deutschland) vorgenommen. Dasselbe
Programm diente auch der Untersuchung der Bilddatensétze der Analyse
,Denoising“. Sie wurde von einer Radiologin mit 4 Jahren Erfahrung (M.K.) und
einem Radiologen mit 3 Jahren Erfahrung (S.W.) ausgefihrt.

Gegeniber der verwendeten Rekonstruktionsmethode und den bildgebenden
Daten waren die Radiologen in beiden Analysen verblindet.

In beiden Analysen wurde die qualitative Analyse der Bilddatensatze unabhangig
voneinander, anonymisiert, zufallig und mit einem zeitlichen Abstand von 2
Wochen zueinander durchgefihrt. Hierbei konnten die Radiologen die
Fenstereinstellung der axial orientierten Bilddatensatze individuell anpassen.
Analysiert wurden die Daten in beiden Analysen mittels einer 5-stufigen Likert-

Skala, die wie folgt definiert wurde:

1) Schlecht: schlechter Kontrast und/oder starkes Rauschen ohne
zuverlassige Diagnose

2) Ungentgend: verringerter Kontrast und/oder moderat erhdhtes
Rauschen, Pathologie-/Organgrenzen kénnen bei
weniger als 50 % bestimmt werden

3) Ausreichend: guter Kontrast mit moderat erhohtem Rauschen oder
geringer Minderung der Bildqualitat; eingeschrénkte
Evaluation

4) Gut: guter Kontrast mit moderat erhdhtem Rauschen mit
ausreichender Weichgewebsabgrenzung

5) Sehr gut: hervorragender Kontrast ohne relevantes Rauschen
und scharfe, umschriebene Pathologie-/

Organgrenzen
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Die 5-stufige Likert-Skala wurde verwendet, um in beiden Analysen ,VMI+“ und
,Denoising“ folgende Parameter zu bewerten:
(1) Gesamteindruck, (2) Bildrauschen, (3) Scharfe, (4) Erkennbarkeit von

Lasionen und (5) diagnostische Sicherheit.

5.7 Statistische Methoden

Die statistische Analyse der gewonnenen Daten erfolgte mittels des
Statistikprogrammes SPSS (Version 25, IMB, Armonk/NY, USA).

Die Ergebnisse der quantitativen Analyse werden in Tabellen und Text als
Mittelwert + Standardabweichung angegeben. Aufgrund der Normalverteilung
der Werte wurde zum Vergleich eine Varianzanalyse mit Messwiederholung, im
Englischen als repeated-measures Analysis of Variance (rm-ANVOA)
bezeichnet, durchgefihrt.

Mediane mit Minimum und Maximum dienen der Angabe der Ergebnisse der
gualitativen Analyse. Der Wilcoxon-Test mit Bonferroni-Korrektur diente der
anschlieBenden Prifung auf Signifikanz. Die Anwendung des Wilcoxon-Tests
beruht auf der ordinalen nicht-kontinuierlichen Natur der Werte.

Ein p-Wert < 0,05 steht sowohl in der quantitativen als auch in der qualitativen
Analyse fir statistisch signifikante Unterschiede und wird in den Tabellen mit
einem Stern* gekennzeichnet.

Cohen’s Kappa (k) diente zur Feststellung der Ubereinstimmung der subjektiven
Bildqualitat der Reader. Ein x-Wert >0,8 steht fur (fast) vollkommene
Ubereinstimmung, x = 0,6-0,8 fir beachtliche, x = 0,4-0,6 fiir mittelmaRige, « =
0,2-0,4 fur ausreichende, 0 < k < 0,2 fur etwas und ein k -Wert < O flr schlechte

Ubereinstimmung.
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6 Ergebnis

6.1 Analyse der advanced virtual monoenergetic Imaging-Datensatze (VMI+)

Insgesamt wurden 38 Melanom-Patienten zur Datenanalyse eingeschlossen.
Die Geschlechterverteilung lag bei 25 mannlichen Patienten und 13 weiblichen
Patientinnen, mit einem mittleren Alter von 60 + 15,2 Jahren.

Die Subkategorien der Melanomdiagnose dieser 38 Patienten sowie die

Stadieneinteilung kdnnen der Tabelle 5 entnommen werden.

Patientencharakteristika Gesamt n = 38
Geschlecht M: F 25:13
Alter zum 60,0 £ 15,2

Untersuchungszeitpunkt

Stadium llla 7
b 7
llic 10
\Y, 14
Klassifikation = Superfiziell-spreitendes Melanom 13
Nodulares Melanom 10
Akrolentiginéses Melanom 4
Okkultes Melanom 4
Naevoides Melanom 5
Nicht klassifizierbar 2

Tabelle 5: Patientencharakteristika der Analyse VMI+
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Abbildung 4: CT-Bilder eines 54-jahrigen méannlichen Patienten mit superfiziell-spreitendem Melanom
Stadium IV mit Lebermetastasen (mit einem Pfeil T markiert). Die Bilder wurden mit dem rausch-optimierten
VMI+-Algorithmus bei 40 keV (B), 55 keV (C) und 70 keV (D) rekonstruiert. VMI+ wiesen eine gute subjektive
und objektive Bildqualitat auf sowie eine verbesserte diagnostische Sicherheit bei der Erkennung maéglicher
pathologischer Veranderungen. Das Bild der linear gemischten Standardrekonstruktion des CT der
portalvendsen Phase wird zum Vergleich gezeigt (A).

6.1.1 Quantitative Analyse

Die quantitative Analyse lieferte die héchsten HU-Werte sowohl fir die Organe
als auch fir die Muskeln und Gefal3e in den VMI+ 40. Mit steigenden keV (55 und
70) der VMI+ sanken die gemessenen HU-Werte der ROI. Die niedrigsten HU-
Werte der o0.g. anatomischen Strukturen wurden in den VMI+ 70 gemessen. Die
HU-Werte der CTpv ordneten sich bei allen in der Studie inkludierten Organen,
Muskeln und GefaRen zwischen den beiden Rekonstruktionen VMI+ 55 und
VMI+ 70 ein.

Die Pulmo bildete eine Ausnahme. Hochste HU-Werte wurden hier in den CTpv
gemessen (-846,02 bis -867,62 HU), niedrigste in den VMI+ 40 (-790,09 bis

31



-830,66 HU). Abbildung 5 zeigt die graphische Darstellung der Ergebnisse der
HU-Werte.

Die Auswertung der SNR lieferte in den CTpv-Bilddatensatzen die hdchsten
Werte fur alle analysierten Organe, Muskeln und Gefal3e. Die Werte der SNR
sanken in den VMI+ 55 und noch weiter in den VMI+ 40. Die niedrigsten Werte
der SNR wurden fir alle anatomischen Strukturen in den VMI+ 70 erzielt. Die
Auswertung der SNR-Werte ist graphisch in Abbildung 6 zusammengefasst.

Die Analyse der CNR ergab die hochsten Werte fur die in der Analyse inkludierten
Organe, Muskeln in den VMI+ 55. Die Werte der CNR sanken in den VMI+ 40
und noch weiter in den VMI+ 70.

Fur die in der Analyse untersuchten Gefal3e war die CNR in den VMI+ 40 am
hdchsten. Die Werte sanken mit steigenden keV von 55 bis 70.

Die CNR-Werte waren bei allen analysierten anatomischen Strukturen in den
CTpv am niedrigsten, graphisch dargestellt in Abbildung 7.

Die detaillierten Werte der quantitativen Analyse kbnnen den Tabellen 19, 20 und

21 im Anhang entnommen werden.
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Abbildung 5: Box-Whisker-Plots der HU der in der Analyse untersuchten Organe (A), Muskeln (B) und
Gefalie (C) verglichen zwischen den CTpv-Bilddatensatzen und den VMI+ 40, 55, 70. Die Boxes
markieren den interquartilen Abstand Q1-Q3, die integrierte horizontale Linie markiert den Median, die
Whisker markieren den maximalen und minimalen Wert.
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Abbildung 6: Box-Whisker-Plots der Signal-to-noise Ratio (SNR) der in der Analyse untersuchten Organe
(A), Muskeln (B) und Gefaf3e (C) verglichen zwischen den CTpv-Bilddatensétzen und den VMI+ 40, 55,
70. Die Boxes markieren den interquartilen Abstand Q1-Q3, die integrierte horizontale Linie markiert den
Median, die Whisker markieren den maximalen und minimalen Wert.
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Abbildung 7: Box-Whisker-Plots der Contrast-to-noise Ratio (CNR) der in der Analyse untersuchten
Organe (A), Muskeln (B) und GeféRRe (C) verglichen zwischen den CTpv-Bilddatensatzen und den VMI+
40, 55, 70. Die Boxes markieren den interquartilen Abstand Q1-Q3, die integrierte horizontale Linie
markiert den Median, die Whisker markieren den maximalen und minimalen Wert.
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6.1.2 Vergleichende Analyse der Parameter der quantitativen Analyse

Die ANOVA der SNR zeigte eine signifikante Interaktion der Uberwiegenden
Parameter der quantitativen Analyse mit F (3,35) = 13,168-47,264 und p =
0,000-0,007. In der Tabelle 22 im Anhang kdnnen die Ergebnisse der ANOVA
der SNR entnommen werden. Die im Anschluss daran durchgefiihrte Post-hoc-
Analyse lieferte die Unterschiede zwischen den jeweiligen Rekonstruktionen.
Die Post-hoc-Analyse der SNR lieferte signifikante Unterschiede zwischen den
Rekonstruktionen VMI+ 40 und 70 fur die arteriellen Gefal3e A. carotis communis
bds., Arcus aortae und Truncus pulmonalis sowie dem Organ Pulmo (p < 0,05),
bei allen tbrigen in der Analyse untersuchten Organen, Muskeln und Gefal3en
waren keine signifikanten Unterschiede zu erkennen (p > 0,05).

Zwischen der Rekonstruktion VMI+ 40 und den CTpv waren signifikante
Unterschiede bei den Organen (Pulmo, Hepar, Splen und Vesica urinaria), allen
analysierten Muskeln sowie den Gefal3en (Arcus aortae, Truncus pulmonalis und
Aorta abdominalis) festzustellen (p < 0,05).

VMI+ 55 und 70 unterschieden sich signifikant bei den Organen (Lingua, Gl.
parotis bds. und Vesica urinaria), dem Muskel M. sternocleidomastoideus bds.
und den GefalRen (A. carotis communis bds., Arcus aortae, Truncus pulmonalis
und V. jugularis bds.) ( p < 0,05).

Zwischen der Rekonstruktion VMI+ 55 und CTpv zeigten sich signifikante
Unterschiede fir das Organ Hepar sowie den Muskel M. obturatorius bds. (p <
0,05).

Signifikante Unterschiede der SNR gab es zudem zwischen der Rekonstruktion
VMI+ 70 und den CTpv in allen in der Studie analysierten Organen, Muskeln und
Gefalden.

Die Post-hoc-Analyse der SNR lieferte keine signifikanten Unterschiede
zwischen den Rekonstruktionen VMI+ 40 und 55 fir alle in der Analyse
eingeschlossenen Organe, Muskeln und GefalRe (p > 0,05), mit Ausnahme der
Pulmo bei der mit p-Werten < 0,05 signifikante Unterschiede festzustellen waren.
Detailliert konnen die Ergebnisse der Tabelle 6 entnommen werden.
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37



Die ANOVA der CNR zeigte eine signifikante Interaktion weniger Parameter der
guantitativen Analyse mit F (3,35) = 10,232-31,411 und p = 0,000-0,017. In der
Tabelle 23 im Anhang kdnnen die Ergebnisse der ANOVA der CNR entnommen
werden. Die im Anschluss daran durchgefiuihrte Post-hoc-Analyse lieferte die
Unterschiede zwischen den jeweiligen Rekonstruktionen.

Die Post-hoc-Analyse der CNR lieferte signifikante Unterschiede zwischen VMI+
40 und VMI+ 70, CTpv fur die A. carotis communis bds. und zwischen VMI+ 40
und VMI+ 70 fur die V. jugularis rechts (p < 0,05). Signifikante Unterschiede
zwischen den Rekonstruktionen VMI+ 40 und VMI+ 70, CTpv sowie VMI+ 55 und
CTpv ergaben sich bei den Gefal3en Arcus aortae, Truncus pulmonalis und Aorta
abdominalis (p < 0,05). Zwischen der Rekonstruktion VMI+ 40 und CTpv sowie
VMI+ 55 und VMI+ 70, CTpv waren signifikante Unterschiede bei der Gl. parotis
bds. festzustellen (p < 0,05).

VMI+ 40 und CTpv sowie die Rekonstruktion VMI+ 55 und CTpv unterschieden
sich signifikant beim Pancreas (p < 0,05). Bei den Ren bds. ergaben sich
signifikante Unterschiede zwischen den VMI+ 40 und CTpv sowie zwischen den
VMI+ 55 und VMI+ 70, CTpv (p < 0,05). Signifikante Unterschiede zwischen VMI+
55 und CTpv waren bei Corpus vertebrae zu erkennen (p < 0,05).

Detailliert kbnnen die Ergebnisse der Tabelle 7 entnommen werden.

Die ubrigen anatomischen Strukturen zeigten keine statistische Signifikanz,

weshalb keine weitere Post-hoc-Analyse durchgefiihrt wurde.
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Gl. Gl. Intra- Intra- Intra- Intra-
parotis parotis pulmonal pulmonal pulmonal pulmonal
li re li-ventral li-dorsal re-ventral re-dorsal
VMI+40 VMI+55 | 1 0,372 1 1 1 1
VMI+70 | 0,304 0,246 1 1 0,931 1
CTpv 0,011* 0,025* 0,003* 0,001* 0,099 0,003*
VMI+55 VMI+70 | 0,011* 0,001* 1 1 0,786 1
CTpv <0,001* <0,001* 0,027* 0,001* 0,125 0,002*
VMI+70 CTpv 1 1 0,002* <0,001* 0,001* <0,001*
Pancreas Ren Ren Corpus
li re vertebrae
VMI+40 VMI+55 | 1 1 0,077 1
VMI+70 | 1 0,054 0,372 0,658
CTpv 0,011* 0,002* 0,009* 0,060
VMI+55 VMI+70 | 1 <0,001* <0,001* 0,372
CTpv 0,027* <0,001* <0,001* 0,027*
VMI+70 CTpv 0,372 1 1 1
A. A. V. Arcus Truncus Aorta
carotis carotis jugularis aortae pulmonalis abdominalis
li re re
VMI+40 VMI+55 | 1 0,786 1 0,548 1 0,198

VMI+70 | 0,004* 0,001* 0,046* <0,001* 0,001* 0,008*
CTpv 0,004* 0,002* 0,658 <0,001* <0,001*  <0,001*

VMI+55  VMI+70 | 0,125 0,158 0,046* 0,077 0,099 1
CTpv 0,125 0,198 0,658 0,035* 0,001* 0,048*
VMI+70 CTpv 1 1 1 1 0,786 1

Tabelle 7: VMI+-Ergebnisse der Post-hoc-Analyse der CNR (Bonferroni korrigiert). Ein p-Wert < 0,05 steht
fur statistisch signifikante Unterschiede und wird in der Tabelle mit einem * markiert.

6.1.3 Qualitative Analyse

Die subjektive Bildanalyse lieferte folgendes Ergebnis:

VMI+ 55 lieferten hochste Werte in der Beurteilung des Gesamteindrucks
(Median 4,5 (4;5)), der Erkennbarkeit von Lasionen (Median 4,5 (4;4,8)) und der
diagnostischen Sicherheit (Median 5 (5;5)).

Fur das Bildrauschen (Median 5 (4;5)) lieferten VMI+ 70 héchste Werte.

VMI+ 40 und VMI+ 55 zeigten beide héchste Werte in der Beurteilung der Schérfe
(Median 5 (5;5)).

Die Ergebnisse sind in Tabelle 8 aufgefihrt.
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Tabelle 8: VMI+ Qualitative Analyse und Interrater-Reliabilitat.

Die Ergebnisse der qualitativen Analyse werden als Mediane angegeben, mit Minimum und Maximum in
den runden Klammern. Die Ergebnisse der Interrater-Reliabilitat werden in den eckigen Klammern

angegeben.
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6.1.4 Vergleichende Analyse der Parameter der qualitativen Analyse

Ein paarweiser Vergleich der verschiedenen Bilddatensatze zeigte Folgendes:
Signifikante Unterschiede ergaben sich zwischen den Rekonstruktionen VMI+ 40
und 55 bei Beurteilung des Gesamteindrucks, des Bildrauschens, der
Erkennbarkeit von Lasionen und der diagnostischen Sicherheit (p < 0,05).
Signifikante Unterschiede zwischen den Rekonstruktionen VMI+ 40 und 70
lieBen sich in der Beurteilung des Bildrauschens, der Scharfe und der
diagnostischen Sicherheit feststellen (p < 0,05).

Signifikante Unterschiede ergaben sich zwischen den Rekonstruktionen VMI+ 40
und den CTpv in der Beurteilung des Bildrauschens und der Scharfe (p < 0,05).
Signifikante Unterschiede lieRen sich zwischen den Rekonstruktionen VMI+ 55
und 70 in der Beurteilung der Schéarfe, der Erkennbarkeit von Lasionen und der
diagnostischen Sicherheit erkennen (p < 0,05).

Signifikante Unterschiede zeigten zudem Rekonstruktionen VMI+ 55 und CTpv
in der Beurteilung des Gesamteindrucks, der Scharfe und der diagnostischen
Sicherheit (p < 0,05).

Signifikante Unterschiede ergaben sich zwischen den Rekonstruktionen VMI+ 70
und den CTpv in der Beurteilung des Gesamteindrucks, der Scharfe, der
Erkennbarkeit von Lasionen und der diagnostischen Sicherheit (p < 0,05).

Die Ergebnisse der Vergleichsanalyse der Bildqualitat sind in Tabelle 9 zu sehen.

Gesamt- Bildrauschen  Schérfe Erkennbarkeit  Diagnostische
eindruck von Lasionen  Sicherheit
VMI+40  VMI+55 | 0,036* <0,001* 0,714 0,018* 0,030*
VMI+70 | 0,210 <0,001* <0,001* 3,384 0,006*
CTpv 1,104 <0,001* <0,001* 5,706 3,132
VMI+55  VMI+70 | 5,262 2,202 <0,001* <0,001* <0,001*
CTpv <0,001* 3,006 <0,001* 1,008 0,006*
VMI+70 CTpv 0,018* 0,432 <0,001* 0,006* 0,006*

Tabelle 9: VMI+ Vergleichsanalyse der Parameter der qualitativen Analyse. Ein p-Wert < 0,05 steht fur
statistisch signifikante Unterschiede und wird mit einem * markiert.
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6.1.5 Analyse der Ubereinstimmung der beiden Reader nach Cohen’s Kappa

Die Analyse der Ubereinstimmung der beiden Reader nach Cohen’s Kappa
lieferte eine fast vollkommene Ubereinstimmung mit ¥ = 0,874-0,930 im
Gesamteindruck, der Schéarfe, der Erkennbarkeit von L&sionen und der
diagnostischen Sicherheit bei VMI+ 55. VMI+ 40 ergaben eine fast vollkommene
Ubereinstimmung mit « = 0,898 im Bildrauschen.

Die detaillierten Ergebnisse der Analyse der Interrater-Reliabilitdt konnen der

Tabelle 8 entnommen werden.

6.2 Analyse der zusatzlichen Anwendung des Denoising-Algorithmus

Insgesamt wurden 40 Melanom-Patienten in die Datenanalyse eingeschlossen.
Die Geschlechterverteilung lag bei 26 mannlichen Patienten und 14 weiblichen
Patientinnen. Das mittlere Alter betrug 61 = 13,7 Jahre. Die Subkategorien der
Melanomdiagnose dieser 40 Patienten sowie die Stadieneinteilung kdnnen der

Tabelle 10 enthommen werden.

Patientencharakteristika Gesamt n =40
Geschlecht M: F 26:14
Alter zum 61,0 + 13,7

Untersuchungszeitpunkt

Stadium llla 6
b 13

Illc 7

v 14
Klassifikation Superfiziell-spreitendes Melanom 13

Nodulares Melanom
Akrolentigindses Melanom
Okkultes Melanom
Naevoides Melanom
Spindelzelliges Melanom
Spitzoides Melanom

Nicht klassifizierbar

O WkrF kP WWwOo

Tabelle 10: Patientencharakteristika der Analyse Denoising
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Abbildung 8: CT-Bilder eines 59-jahrigen mannlichen Patienten mit superfiziell-spreitendem Melanom
Stadium IV mit Lebermetastasen (mit einem Pfeil T markiert). Die Bilder wurden mit VMI+ bei 40 keV (B) und
55 keV (C) rekonstruiert und anschlieend mit einem Denoising-Algorithmus mild (40md (D) u. 55md (E))
und standard (40sd (F) u. 55sd (G)) denoised. Die Anwendung des Denoising-Algorithmus tragt zur
Reduktion des Bildrauschens bei und verbessert die Bildqualitat. Das Bild der linear gemischten
Standardrekonstruktion des DECT der portalvenésen Phase wird zum Vergleich gezeigt (A).
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6.2.1 Quantitative Analyse

Die Auswertung der quantitativen Analyse ergab hochste HU-Werte fur die in der
Analyse untersuchten Organe und Muskeln in den 40sd-Bilddatensatzen. Die
gemessenen HU-Werte sanken von VMI+ 40, tber 40md, VMI+ 55, 55md und
55sd. Niedrigste HU-Werte wurden in den CTpv gemessen.

Pulmo und Renes stellten Ausnahmen dar. In der Pulmo wurden hdchste HU-
Werte in den CTpv-Bilddatensatzen gemessen (-847,17 bis -885,34 HU), in den
Ren bds. hingegen in den 40md-Bilddatensatzen (li: 577,89/re: 585,94 HU).

Fur die in der Analyse analysierten GefalRe ergeben sich ebenfalls héchste HU-
Werte in den 40sd-Bilddatenséatzen. Die gemessenen HU-Werte sanken von
40md, Uber VMI+ 40, 55sd, 55md und VMI+ 55. Niedrigste HU-Werte wurden
ebenfalls in den CTpv gemessen. Abbildung 9 zeigt die graphische Darstellung
der Ergebnisse der HU-Werte. Allen drei Graphiken der Abbildung 9 ist zu
entnehmen, dass das zusatzliche ,denoising”“ md und sd der VMI+-40- und VMI+-
55-Bilddatensatze keine groRBe Anderung der Dichtewerte der untersuchten
Organe, Muskeln oder Geféal3e verursacht. Die Box-Plots VMI+ 40, 40md und
40sd sowie VMI+ 55, 55md und 55sd ordnen sich jeweils auf einem &hnlichen
Niveau ein. Beispielhaft konnen die Werte des Organes Pancreas aufgefiihrt
werden: Fur das Organ Pancreas wurde in den VMI+ 40 ein HU-Wert von 215,48
HU gemessen, in den 40md-Bilddatensatzen 214,29 HU und in den 40sd-
Bilddatensatzen 218,25 HU, in den VMI+ 55 130,85 HU, in den 55md 129,68 HU
und in den 55sd 129,57 HU.

Die Auswertung der SNR lieferte die hochsten Werte fur alle in der Analyse
untersuchten Organe, Muskeln und Gefal3e in den CTpv-Bilddatensatzen. Die
Werte der SNR sanken in den denoised-Bilddatenséatzen von 55sd, 40sd uber
55md, 40md bis hin zu den VMI+ 55.

Niedrigste Werte der SNR wurden fiir alle anatomischen Strukturen in den VMI+
40 erzielt. Die Auswertung der SNR-Werte ist graphisch in Abbildung 10
zusammengefasst. Allen drei Graphiken der Abbildung 10 ist zu entnehmen,
dass das zusatzliche ,denoising® md und sd der VMI+-40- und VMI+-55-

Bilddatensatze eine Erhdhung der SNR der untersuchten Organe, Muskeln oder
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Gefal3e verursacht. Die Box-Plots ordnen sich in aufsteigender Reihenfolge von
jeweils VMI+ 40/VMI+ 55 tber 40md/55md bis 40sd/55sd an.

Die Analyse der CNR ergab die hdchsten Werte fur die in der Analyse inkludierten
Organe und Muskeln in den 55sd. Die Werte der CNR sanken in den denoised-
Bilddatensatzen von 40sd uber 55md, 40md bis hin zu den VMI+ 55 und 40.

Die Rene stellten dabei eine Ausnahme dar. Hochste CNR-Werte wurden fr
diese Organe in den 40sd-Bilddatensatzen berechnet (li: 35,83/re: 36,19).

Fur die in der Analyse untersuchten Gefalde war die CNR in den 40sd am
hdchsten. Die Werte der CNR sanken in den denoised-Bilddatenséatzen von 55sd
uber 40md, 55md bis hin zu den VMI+ 55 und 40.

Die CNR war bei allen analysierten anatomischen Strukturen in den CTpv am
niedrigsten, graphisch dargestellt in Abbildung 11. Allen drei Graphiken der
Abbildung 11 ist zu entnehmen, dass das zusatzliche ,denoising“ md und sd der
VMI+-40- und VMI+-55-Bilddatensatze eine Erhdhung der CNR der untersuchten
Organe, Muskeln oder Gefél3e verursacht. Die Box-Plots ordnen sich in
aufsteigender Reihenfolge von jeweils VMI+ 40/VMI+ 55 Gber 40md/55md bis
40sd/55sd an.

Die detaillierten Ergebnisse der quantitativen Analyse sind in den Tabellen 24,

25 und 26 im Anhang aufgefthrt.
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Abbildung 9: Box-Whisker-Plots der HU der in der Analyse untersuchten Organe (A), Muskeln (B) und
Gefalie (C) verglichen zwischen den CTpv-Bilddatensétzen, den VMI+ 40, 55 und den Bilddatensatzen mit
zusatzlicher Anwendung des Denoising-Algorithmus 40md, 40sd, 55md, 55sd. Die Boxes markieren den
interquartilen Abstand Q1-Q3, die integrierte horizontale Linie markiert den Median, die Whisker markieren
den maximalen und minimalen Wert.
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Abbildung 10: Box-Whisker-Plots der Signal-to-noise Ratio (SNR) der in der Analyse untersuchten Organe
(A), Muskeln (B) und Gefal3e (C) verglichen zwischen den CTpv-Bilddatensétzen, den VMI+ 40, 55 und den
Bilddatenséatzen mit zusétzlicher Anwendung des Denoising-Algorithmus 40md, 40sd, 55md, 55sd. Die
Boxes markieren den interquartilen Abstand Q1-Q3, die integrierte horizontale Linie markiert den Median,
die Whisker markieren den maximalen und minimalen Wert.
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Abbildung 11: Box-Whisker-Plots der Contrast-to-noise Ratio (CNR) der in der Analyse untersuchten
Organe (A), Muskeln (B) und Gefalie (C) verglichen zwischen den CTpv-Bilddatensétzen, den VMI+ 40,
55 und den Bilddatensatzen mit zuséatzlicher Anwendung des Denoising-Algorithmus 40md, 40sd, 55md,
55sd. Die Boxes markieren den interquartilen Abstand Q1-Q3, die integrierte horizontale Linie markiert
den Median, die Whisker markieren den maximalen und minimalen Wert.
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6.2.2 Vergleichende Analyse der Parameter der quantitativen Analyse

Die ANOVA der SNR zeigte eine signifikante Interaktion der tberwiegenden
Parameter der quantitativen Analyse mit F (6,34) = 15,386-160,854 und p =
0,000-0,026. In der Tabelle 27 im Anhang kdnnen die Ergebnisse der ANOVA
der SNR entnommen werden. Die im Anschluss daran durchgefiihrte Post-hoc-
Analyse lieferte die Unterschiede zwischen den jeweiligen Rekonstruktionen.
Die Post-hoc-Analyse der SNR lieferte signifikante Unterschiede fur das Organ
Gl. thyroidea rechts zwischen den Rekonstruktionen VMI+ 40 und 55sd; den
Rekonstruktionen VMI+ 55 und 40sd, 55sd; den Rekonstruktionen 40md und
55sd. Fir die Organe Hepar, Splen und Vesica urinaria ergaben sich signifikante
Unterschiede zwischen den Rekonstruktionen VMI+ 40 und 40md, 40sd, 55md,
55sd, CTpv; den Rekonstruktionen VMI+ 55 und 40md, 40sd, 55md, 55sd, CTpv.
Signifikante Unterschiede waren zwischen den Rekonstruktionen VMI+ 40 und
40md, 40sd, 55md, 55sd, CTpv; den Rekonstruktionen VMI+ 55 und 40sd, 55sd
fur die Organe Pancreas und Corpus vertebrae festzustellen.

Fur den Muskel M. sternocleidomastoideus bds. ergaben sich signifikante
Unterschiede zwischen den Rekonstruktionen VMI+ 40 und 40md, 40sd, 55md,
55sd, CTpv; den Rekonstruktionen VMI+ 55 und 55sd, CTpv. Die
Rekonstruktionen VMI+ 40 und 40sd, 55md, 55sd, CTpv; die Rekonstruktionen
VMI+ 55 und 40sd, 55md, 55sd, CTpv; die Rekonstruktionen 40md und 40sd,
55md, 55sd, CTpv unterschieden sich signifikant fir die Muskeln M. pectoralis
bds. und M. psoas bds.

Die Post-hoc-Analyse der SNR lieferte fur die Gefal3e Arcus aortae, Truncus
pulmonalis und Aorta abdominalis signifikante Unterschiede zwischen den
Rekonstruktionen VMI+ 40 und 40md, 40sd, 55md, 55sd, CTpv; den
Rekonstruktionen VMI+ 55 und 40md, 40sd, 55md, 55sd, CTpv; den
Rekonstruktionen 40md und 55sd, CTpv; den Rekonstruktionen 55md und 55sd.

Detailliert kbnnen die Ergebnisse den Tabellen 11 und 12 entnommen werden.
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Tabelle 11: Denoising-Ergebnisse der Post-hoc-Analyse der SNR der Organe (Bonferroni korrigiert). Ein

p-Wert < 0,05 steht fiir statistisch signifikante Unterschiede und wird mit einem * markiert.
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Tabelle 12: Denoising-Ergebnisse der Post-hoc-Analyse der SNR der Muskeln und Gefal3e (Bonferroni
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korrigiert). Ein p-Wert < 0,05 steht fur statistisch signifikante Unterschiede und wird mit einem * markiert.



Die ANOVA der CNR zeigte eine signifikante Interaktion weniger Parameter der
guantitativen Analyse mit F (6,34) = 14,796-120,257 und p = 0,000-0,022. In der
Tabelle 28 im Anhang kénnen die Ergebnisse der ANOVA enthommen werden.
Die im Anschluss daran durchgefihrte Post-hoc-Analyse lieferte die
Unterschiede zwischen den jeweiligen Rekonstruktionen.

Die Post-hoc-Analyse der CNR lieferte fur das Organ GI. thyroidea bds.
signifikante Unterschiede zwischen den Rekonstruktionen 40sd und CTpv sowie
zwischen 55md und CTpv.

Fur das Organ Pulmo ergaben sich signifikante Unterschiede zwischen der
Rekonstruktion VMI+ 40 und CTpv; der Rekonstruktion VMI+ 55 und 55sd; den
Rekonstruktionen 55sd und CTpv. Signifikante Unterschiede waren zwischen
den Rekonstruktionen VMI+ 40 und 40md, 40sd, 55md, 55sd; den
Rekonstruktionen VMI+ 55 und 40sd, 55md, 55sd; den Rekonstruktionen 40md,
40sd, 55md, 55sd und CTpv fur die Organe Hepar, Splen, Pancreas, Corpus
vertebrae und Vesica urinaria festzustellen. Die Renes zeigten signifikante
Unterschiede zwischen den Rekonstruktionen VMI+ 40 und 40md, 40sd, 55sd;
den Rekonstruktionen VMI+ 55 und 40md, 40sd, 55sd; den Rekonstruktionen
40md, 40sd, 55md, 55sd und CTpv.

Zwischen der Rekonstruktion 40sd und 55sd liel3en sich signifikante
Unterschiede fir den Muskel M. sternocleidomastoideus bds. feststellen.

Die Rekonstruktionen VMI+ 40 und VMI+55, 40md, 40sd, 55md, 55sd; die
Rekonstruktion VMI+ 55 und 55sd; die Rekonstruktionen 40md und 55md, 55sd;
die Rekonstruktionen 40sd und CTpv; 55md und CTpv; 55sd und CTpv
unterschieden sich signifikant bei den Muskeln M. pectoralis bds. und M. psoas
bds.

Die Post-hoc-Analyse der CNR lieferte fur die Gefal3e A. carotis communis bds.
und V. jugularis bds. signifikante Unterschiede zwischen der Rekonstruktion
VMI+ 40 und 40sd; der Rekonstruktion VMI+ 55 und 40sd; 40md und CTpv; der
Rekonstruktion 40sd und 55sd sowie 40sd und CTpv (p < 0,05). Fur die Gefal3e
Arcus aortae, Truncus pulmonalis und Aorta abdominalis ergaben sich
signifikante Unterschiede zwischen den Rekonstruktionen VMI+ 40 und 40md,
40sd, 55sd; den Rekonstruktionen VMI+ 55 und 40md, 40sd, 55sd; der
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Rekonstruktion 40md und CTpv; der Rekonstruktion 40sd und CTpv; der
Rekonstruktion 55md und CTpv sowie der Rekonstruktion 55sd und CTpv (p <
0,05). Detailliert kbnnen die Ergebnisse der Post-hoc-Analyse den Tabellen 13

und 14 entnommen werden.
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Tabelle 13: Denoising-Ergebnisse der Post-hoc-Analyse der CNR der Organe (Bonferroni korrigiert). Ein

p-Wert < 0,05 steht fir statistisch signifikante Unterschiede und wird mit einem * markiert.
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Tabelle 14: Denoising-Ergebnisse der Post-hoc-Analyse der CNR der Muskeln und Gefal3e (Bonferroni

korrigiert). Ein p-Wert < 0,05 steht fir statistisch signifikante Unterschiede und wird mit einem * markiert.
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6.2.3 Qualitative Analyse

Die subjektive qualitative Analyse der “denoised” Bilddatensatze erfolgte getrennt
pro Korperregion, hierbei wurden 3 Kategorien unterschieden: Collum/Thorax,
Abdomen, Pelvis.

Im Collum/Thorax ergaben sich fir die Beurteilung des Gesamteindrucks
(Median 5 (4;5)), des Bildrauschens (Median 4 (3;4)), der Scharfe (Median 4
(3;4)), der Erkennbarkeit von Lasionen (Median 5 (4;5)) und der diagnostischen
Sicherheit (Median 5 (4;5)) héchste Werte fur die 55sd-Bilddatenséatze.

Auch im Bereich des Abdomen ergaben sich héchste Werte in der Beurteilung
des Gesamteindrucks (Median 4 (3;4)), des Bildrauschens (Median 3 (2;3)), der
Scharfe (Median 3 (2;3)), der Erkennbarkeit von Lasionen (Median 4 (3;4)) und
der diagnostischen Sicherheit (Median 4 (3;4)) in den 55sd-Bilddatensatzen.

Im Pelvis ergaben sich ebenfalls hochste Werte in der Beurteilung des
Gesamteindrucks (Median 4,5 (4;5)), des Bildrauschens (Median 4 (3;4)), der
Scharfe (Median 4 (4;4,9)), der Erkennbarkeit von Lasionen (Median 4,8 (4;5))
und der diagnostischen Sicherheit (Median 4,8 (4;5)) in den 55sd-
Bilddatensatzen. Die Ergebnisse sind in Tabelle 15 aufgefuhrt.
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Tabelle 15: Denoising Qualitative Analyse und Interrater-Reliabilitat.

Die Ergebnisse der qualitativen Analyse werden als Mediane angegeben, mit Minimum und Maximum in den
runden Klammern. Die Ergebnisse der Interrater-Reliabilitéat werden in den eckigen Klammern angegeben.
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6.2.4 Vergleichende Analyse der Parameter der qualitativen Analyse

Der paarweise Vergleich der Bilddatensitze wurde ebenfalls getrennt pro
Korperregion durchgefuhrt und zeigte folgende Ergebnisse:

Im Bereich des Collum/Thorax lieferte der paarweise Vergleich signifikante
Unterschiede zwischen den Rekonstruktionen VMI+ 40 und 40sd, 55sd, CTpv im
Gesamteindruck, dem Bildrauschen, der Schérfe, der Erkennbarkeit von
Lasionen und der diagnostischen Sicherheit (p < 0,05). Die Rekonstruktionen
VMI+ 40 und 40md, 55md unterschieden sich zudem signifikant im Bildrauschen
(p <0,05). Zwischen den Rekonstruktionen VMI+ 55 und 40sd, 55sd, CTpv waren
fur alle finf analysierten Kategorien signifikante Unterschiede festzustellen (p <
0,05). Signifikante Unterschiede zwischen den Rekonstruktionen 40md und
40sd, CTpv ergaben sich im Gesamteindruck, dem Bildrauschen, der Scharfe,
der Erkennbarkeit von Lasionen und der diagnostischen Sicherheit und
zusatzlich zwischen 40md und 55sd im Bildrauschen, der Scharfe und der
diagnostischen Sicherheit.

Die Rekonstruktion 40sd und 55md sowie die Rekonstruktion 55md und CTpv
unterschieden sich signifikant in allen finf analysierten Kategorien (p < 0,05), die
Rekonstruktion 55md und 55sd zusatzlich im Bildrauschen und der Schérfe.
Eine detaillierte Auflistung der Analyseergebnisse kann Tabelle 16 entnommen
werden.

Fir das Abdomen (Tabelle 17) lieferte der paarweise Vergleich signifikante
Unterschiede zwischen den Rekonstruktionen VMI+ 40 und 55sd, CTpv im
Gesamteindruck, dem Bildrauschen, der Schérfe, der Erkennbarkeit von
Lasionen und der diagnostischen Sicherheit, zwischen der Rekonstruktion VMI+
40 und VMI+ 55 im Bildrauschen, der Erkennbarkeit von L&asionen und der
diagnostischen Sicherheit, zwischen der Rekonstruktion VMI+ 40 und 40md im
Bildrauschen, zwischen der Rekonstruktion VMI+ 40 und 40sd im Bildrauschen
und der diagnostischen Sicherheit und zwischen der Rekonstruktion VMI+ 40 und
55md im Bildrauschen, der Schéarfe, der Erkennbarkeit von Lasionen und der

diagnostischen Sicherheit (p < 0,05).
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Signifikante Unterschiede zwischen der Rekonstruktion VMI+ 55 und CTpv
ergaben sich fur alle funf analysierten Kategorien (p < 0,05), sowie zwischen
VMI+ 55 und 55sd im Gesamteindruck, dem Bildrauschen und der Schéarfe.

Die Rekonstruktionen 40md und 55sd, CTpv unterschieden sich signifikant in
allen funf Kategorien, zwischen 40md und 40sd, 55md im Gesamteindruck, dem
Bildrauschen und der Schéarfe (p < 0,05). Zwischen den Rekonstruktionen 40sd
und 55sd, CTpv waren in allen finf Kategorien signifikante Unterschiede
festzustellen (p < 0,05).

Signifikante Unterschiede ergaben sich zwischen der Rekonstruktion 55md und
CTpv in allen funf Kategorien und zwischen 55md und 55sd im Gesamteindruck
und dem Bildrauschen (p < 0,05).

Der paarweise Vergleich des Pelvis lieferte signifikante Unterschiede zwischen
den Rekonstruktionen VMI+ 40 und VMI+ 55, 40sd, 55md, 55sd, CTpv im
Gesamteindruck, dem Bildrauschen, der Schérfe, der Erkennbarkeit von
Lasionen und der diagnostischen Sicherheit (p < 0,05). Die Rekonstruktionen
VMI+ 40 und 40md unterschieden sich zudem signifikant im Bildrauschen (p <
0,05). Signifikante Unterschiede zwischen den Rekonstruktionen VMI+ 55 und
55sd, CTpv ergaben sich im Gesamteindruck, dem Bildrauschen, der Scharfe,
der Erkennbarkeit von Lasionen und der diagnostischen Sicherheit (p < 0,05) und
zusatzlich zwischen VMI+ 55 und 55md im Bildrauschen. Zwischen der
Rekonstruktion 40md und 40sd waren signifikante Unterschiede im Bildrauschen
und der Scharfe festzustellen, zwischen den Rekonstruktionen 40md und 55md,
55sd, CTpv zudem im Gesamteindruck, dem Bildrauschen, der Scharfe, der
Erkennbarkeit von Lasionen und der diagnostischen Sicherheit (p < 0,05).

Die Rekonstruktionen 40sd und 55sd, CTpv sowie die Rekonstruktion 55md und
55sd unterschieden sich signifikant in allen funf analysierten Kategorien (p <
0,05). Die Ergebnisse der Vergleichsanalyse der Bildqualitat des Pelvis sind in
Tabelle 18 aufgefihrt.
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Collum/Thorax Gesamt- Bild- Scharfe Erkennbarkeit Diagnostische
eindruck rauschen von L&sionen  Sicherheit
VMI+40  VMI+55 | 13,125 <0,001* 0,693 20,349 20,391
40md 2,142 <0,001* 0,441 1,197 1,638
40sd <0,001* <0,001* <0,001* <0,001* <0,001*
55md 1,134 <0,001* 0,063 2,646 0,756
55sd 0,042* <0,001* <0,001* <0,001* <0,001*
CTpv <0,001* <0,001* <0,001* <0,001* <0,001*
VMI+55  40md 1,197 11,871 11,655 1,176 1,197
40sd <0,001* <0,001* 0,021* <0,001* <0,001*
55md 0,147 2,814 2,331 2,415 0,588
55sd <0,001* <0,001* <0,001* 0,021* <0,001*
CTpv <0,001* <0,001* <0,001* <0,001* <0,001*
40md 40sd <0,001* <0,001* <0,001* <0,001* <0,001*
55md 11,949 0,735 11,529 10,899 19,887
55sd 0,126 <0,001* <0,001* 0,294 0,042*
CTpv <0,001* <0,001* <0,001* <0,001* <0,001*
40sd 55md <0,001* <0,001* 0,004* <0,001* <0,001*
55sd 0,672 17,325 9,408 0,672 1,806
CTpv 11,823 0,168 0,042* 12,474 19,404
55md 55sd 0,210 <0,001* <0,001* 0,420 0,252
CTpv <0,001* <0,001* <0,001* <0,001* <0,001*
55sd CTpv 1,071 0,105* 0,021* 1,491 1,680

Tabelle 16: Denoising-Ergebnisse der Vergleichsanalyse der Parameter der qualitativen Analyse des
Collum/Thorax. Ein p-Wert < 0,05 steht fur statistisch signifikante Unterschiede und wird mit einem *

markiert.
Abdomen Gesamt- Bild- Scharfe Erkennbarkeit Diagnostische
eindruck rauschen von Lasionen  Sicherheit
VMI+40 VMI+55 | 0,210 <0,001* 0,063 0,021* <0,001*
40md 9,009 <0,001* 4,683 8,169 0,882
40sd 0,084 <0,001* 0,126 0,189 0,042*
55md 0,063 <0,001* <0,001* 0,042* <0,001*
55sd <0,001* <0,001* <0,001* <0,001* <0,001*
CTpv <0,001* <0,001* <0,001* <0,001* <0,001*
VMI+55 40md 1,197 5,961 0,441 0,987 1,197
40sd 4,599 4,032 9,345 17,493 17,535
55md 6,846 0,294 4,997 10,209 6,216
55sd 0,021* <0,001* 0,021* 0,105 0,063
CTpv <0,001* <0,001* <0,001* <0,001* <0,001*
40md 40sd <0,001* 0,042* 0,042* 0,273 0,630
55md 0,042* <0,001* <0,001* 0,189 0,126
55sd <0,001* <0,001* <0,001* <0,001* <0,001*
CTpv <0,001* <0,001* <0,001* <0,001* <0,001*
40sd 55md 18,312 2,520 2,184 16,737 12,537
50sd 0,021* <0,001* <0,001* 0,042* 0,021*
CTpv <0,001* <0,001* <0,001* <0,001* <0,001*
55md 55sd 0,042* 0,042* 0,273 0,084 0,189
CTpv <0,001* <0,001* <0,001* <0,001* <0,001*
55sd CTpv 0,084 0,462 0,042* 0,252 0,084

Tabelle 17: Denoising-Ergebnisse der Vergleichsanalyse der Parameter der qualitativen Analyse des

Abdomen. Ein p-Wert < 0,05 steht fir statistisch signifikante Unterschiede und wird mit einem * markiert.
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Pelvis Gesamt- Bild- Scharfe Erkennbarkeit Diagnostische
eindruck rauschen von Lasionen  Sicherheit
VMI+40 VMI+55 | <0,001* <0,001* <0,001* <0,001* <0,001*
40md 0,924 <0,001* 0,084 0,441 0,840
40sd 0,021* <0,001* <0,001* <0,001* <0,001*
55md <0,001* <0,001* <0,001* <0,001* <0,001*
55sd <0,001* <0,001* <0,001* <0,001* <0,001*
CTpv <0,001* <0,001* <0,001* <0,001* <0,001*
VMI+55  40md 0,315 10,584 3,129 3,066 2,709
40sd 5,775 1,680 1,869 6,048 8,526
55md 1,743 0,021* 0,294 0,378 0,126
55sd <0,001* <0,001* <0,001* <0,001* <0,001*
CTpv <0,001* <0,001* <0,001* <0,001* <0,001*
40md 40sd 1,953 0,042* <0,001* 0,378 0,315
55md <0,001* <0,001* <0,001* <0,001* <0,001*
55sd <0,001* <0,001* <0,001* <0,001* <0,001*
CTpv <0,001* <0,001* <0,001* <0,001* <0,001*
40sd 55md 0,441 0,462 8,652 1,848 0,504
55sd <0,001* <0,001* <0,001* <0,001* <0,001*
CTpv <0,001* <0,001* <0,001* <0,001* <0,001*
55md 55sd <0,001* 0,021* <0,001* <0,001* <0,001*
CTpv 0,336 0,084 <0,001* 0,105 0,189
55sd CTpv 0,672 3,318 5,502 0,273 0,273

Tabelle 18: Denoising-Ergebnisse der Vergleichsanalyse der Parameter der qualitativen Analyse des
Pelvis. Ein p-Wert < 0,05 steht fur statistisch signifikante Unterschiede und wird mit einem * markiert.

6.2.5 Analyse der Ubereinstimmung der beiden Reader nach Cohen’s Kappa

Fur das Collum/Thorax lieferte die Analyse der Ubereinstimmung der beiden
Reader nach Cohen’s Kappa fast vollkommene Ubereinstimmung der beiden
Reader in der Scharfe (x = 0,891) und der diagnostischen Sicherheit (x = 0,957)
sowie beachtliche Ubereinstimmung in der Erkennbarkeit von L&sionen (kx =
0,781) in den 55sd-Bilddatenséatzen. Fast vollkommene Ubereinstimmung ergab
sich im Gesamteindruck (kx = 0,945) bei 40md und beim Bildrauschen (x = 0,922)
bei VMI+ 55.

In der Abdomenregion wurde eine beachtliche Ubereinstimmung der Reader im
Gesamteindruck (kx = 0,797) bei 55sd-Bilddatensatzen erzielt. Fast vollkommene
Ubereinstimmung ergaben sich im Bildrauschen (x = 1) bei 40sd, der Scharfe (k
= 0,915) bei VMI+ 40, der Erkennbarkeit von Lasionen (x = 0,829) bei VMI+ 55
und in der diagnostischen Sicherheit (k = 0,961) bei 55sd.
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Die Analyse nach Cohen’s Kappa flur das Pelvis lieferte fast vollkommene
Ubereinstimmung im Gesamteindruck (x =0,831) bei 40md, dem Bildrauschen (x
= 0,869) bei 55sd, der Scharfe (x = 0,878) bei 40sd, der Erkennbarkeit von
Lasionen (x = 0,958) bei 40md sowie der diagnostischen Sicherheit (x = 0,876)
fur 40md und 55md. Die Ergebnisse sind in Tabelle 15 aufgefiuhrt.
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7 Diskussion

Das Ziel der vorliegenden Arbeit war es, im ersten Schritt zu zeigen, dass sich
die Anwendung von VMI+ positiv auf die quantitativen und qualitativen
Bildparameter bei Patienten mit malignem Melanom im Ganzkorper-DECT
gegenuiber dem originalen Bilddatensatz auswirkt. Des Weiteren sollte
herausgefunden werden, welche VMI+-Rekonstruktion sich fur die Analyse von
Ganzkorper-Bilddatensatzen von Melanom-Patienten am besten eignet. Im
zweiten Schritt wurde analysiert, ob VMI+-Bilddatensatze von Melanom-
Patienten durch die Anwendung eines Denoising-Algorithmus noch weiter

verbessert werden kdnnen.

Die Ergebnisse der ersten Teilanalyse veranschaulichten die Durchfuhrbarkeit
von VMI+ in der Ganzkorper-DECT-Bildgebung und den Vergleich zur linear
gemischten Standardrekonstruktion CTpv. Es zeigte sich, dass VMI+ im Niedrig-
keV-Bereich eine héhere CNR haben im Vergleich zu den CTpv. VMI+-55-
Rekonstruktionen wiesen eine gute subjektive und objektive Bildqualitat auf
sowie eine verbesserte diagnostische Sicherheit bei der Erkennung mdoglicher
pathologischer Veranderungen bei Patienten mit fortgeschrittenem Melanom. Vor
diesem Hintergrund sollte in Erwagung gezogen werden, Rekonstruktionen mit
VMI+ 55 aufgrund der erhdhten Lasionsdetektabilitat in der Ganzkorper-DECT

zukiinftig als wertvolle Ergéanzung in die CT-Diagnostik einzufiihren.

Virtuelle monoenergetische Rekonstruktionen werden vielfaltig angewendet und
finden auch immer mehr Anwendung im Alltag der Radiologie auf3erhalb tertiarer
Krankenh&user. Sie sind fur zahlreiche unterschiedliche Fragestellungen hilfreich
und bieten die Mdglichkeit eines zusatzlichen Informationsgewinns aus bereits
akquirierten Bilddatensatzen.

Im Hoch-keV-Bereich kdnnen sie unter anderem zur Reduktion von
Metallartefakten in CT-Bilddatensatzen von Patienten mit Implantaten verwendet
werden, wodurch die diagnostische Qualitéat der CT-Daten verbessert werden

kann. Die Erkennung von Frakturen, Entziindungen oder auch pathologischen
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Veranderungen im Weichgewebe direkt angrenzend an die Prothese kann
hierdurch ermdglicht werden (Meinel et al., 2012).

Des Weiteren kommen VMI im Niedrig-keV-Bereich in der DECT-Angiographie
zur verbesserten Gefal3darstellung wie am zentralen Herzen oder in der
Peripherie zum Einsatz (Apfaltrer et al., 2014, Sudarski et al.,, 2013).
Rekonstruktionen im Niedrig-keV-Bereich steigern den Kontrast iodhaltiger
Strukturen wie Gefal3e und veranschaulichen durch ein optimiertes Verhéltnis
von maximaler Schwachung zu minimalem Rauschen die Gewebsdurchblutung
zum Zeitpunkt der Untersuchung (Apfaltrer et al., 2014, Sudarski et al., 2013).
Zudem finden VMI im Niedrig-keV-Bereich Verwendung in der Tumordiagnostik
aufgrund erhoéhter Kontrastierung des meist gut durchbluteten Tumorgewebes,
wie Dbeispielsweise im Kopf-Hals-Bereich bei Plattenepithelkarzinomen
(Wichmann et al., 2014).

Ferner nutzt auch die neuroradiologische Bildgebung VMI-Rekonstruktionen.
Rekonstruktionen im Niedrig-keV-Bereich verbessern die Bildqualitat und liefern
eine gute CNR zur Darstellung pathologischer Veranderungen in der grauen oder
weil3en Hirnsubstanz in der vorderen, mittleren oder hinteren Schadelgrube
(Pomerantz et al., 2013).

McNarma et al. und Caruso et al. zeigten, dass in der Diagnostik des Pancreas
durch die Anwendung von VMI kleine Adenokarzinome bereits im frithen Stadium
erkannt werden konnen (McNamara et al.,, 2015) und Insulinome besser
dargestellt werden konnen (Caruso et al., 2017). In der Bildgebung der Thyroidea
kann VMI die Unterscheidung von benignen oder malignen knotigen
Verédnderungen unterstitzen (De Cecco et al., 2012).

Ziel einer jeden Computertomographie und deren Nachbearbeitung muss es
sein, die beste Bildqualitdt zu erzielen, um die Wahrscheinlichkeit zu erhéhen,
pathologische Veranderungen zu detektieren und das zum frihestmdglichen
Zeitpunkt.

In der Nachbearbeitung mittels VMI kann eine einheitliche Bildqualitat in allen
Rekonstruktionen im Spannungsbereich von 40-190 keV mit den aktuell auf dem

Markt verfigbaren Programmen nicht erzielt werden.
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Grundlage des VMI-Nachbearbeitungsalgorithmus bildet die DECT, deren
Prinzip auf der Erfassung eines polyenergetischen Réntgenspektrums bestehend
aus einem hoch- und niederenergetischen Strahl beruht.

Mittels VMI-Nachbearbeitung kénnen aus einem einzigen DECT-Rohdatensatz
im Nachgang der Untersuchung virtuelle monoenergetische Bilder bei beliebigen
Spannungen von 40-190 keV rekonstruiert werden (D'Angelo et al., 2019).

Im Niedrig-keV-Bereich verstarken VMI-Rekonstruktionen unter Verwendung von
iodhaltigen Kontrastmitteln dessen Kontrast zum umgebenden Weichteilgewebe
und lassen Kontrastmittel angereicherte Strukturen deutlich hyperdens
erscheinen. Ein Effekt, der durch die N&he niedriger Spannungswerte zur
Bindungsenergie eines lod-Elektrons der K-Schale, die bei 33 keV liegt, entsteht
(Beeres et al., 2016, Wichmann et al., 2014).

Der Nachteil von VMI liegt jedoch darin, dass das Bildrauschen im Niedrig-keV-
Bereich deutlich gesteigert ist (Leng et al., 2015, McCollough et al., 2015).

Wie von Grant et al. (Grantetal., 2014) und Yu et al. (Yu etal., 2011) beschrieben
ist das auftretende Rauschen im Niedrig-keV-Bereich rekonstruierter

Bilddatensatze der limitierende Faktor trotz erhdhtem Kontrast.

7.1 Evaluation der ersten Teilanalyse der VMI+

Neben dem urspriinglichen VMI kommt auch bereits die Weiterentwicklung VMI+
bei zahlreichen Fragestellungen erfolgreich zum Einsatz.

In der DECT-Bildgebung zur Untersuchung von Patienten mit
Lebererkrankungen ,verbessern sie die Visualisierung hypodenser
Leberlasionen in der portalvenésen Phase“ (Caruso et al., 2017).

In der Diagnostik von Lungenkarzinomen lasst sich durch die Anwendung von
VMI+ pathologisch verandertes, tumoréses Gewebe besser vom angrenzenden
gesunden mediastinalen Gewebe unterscheiden und gegebenenfalls eine durch
den Lungentumor verursachte Gefal3stenosierung erkennen (Frellesen et al.,
2016).
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Zudem kommt VMI+ in der Pancreasbildgebung zum Einsatz: Rekonstruktionen
im Bereich von 55 keV liefern eine generell verbesserte Bildqualitat zur
allgemeinen Beurteilung des Pancreasgewebes (Hardie et al., 2015).

Auch in der neuroradiologischen Bildgebung des oft schwer beurteilbaren
Spinalkanals kann mit Hilfe von VMI+ dort stattfindendes tumordses Wachstum
wie beispielsweise durch Metastasen besser visualisiert werden (Kraus et al.,
2016).

Die oben genannten Beispiele zeigen, dass sowohl VMI als auch die
Weiterentwicklung VMI+ Vorteile bieten und diese bereits erfolgreich in manche
klinische Routine integriert sind. Viele verschiedene diagnostische
Fragestellungen kdnnen bereits von der Anwendung dieser Technik profitieren.
Einheitlich wird in den zahlreichen Studien von einer verbesserten Bildqualitat
und der damit verbundenen erhdhten Erkennung pathologischer Auffalligkeiten
berichtet (Apfaltrer et al., 2014, Frellesen et al., 2016, Hardie et al., 2015,
Pomerantz et al., 2013, Sudarski et al., 2013, Wichmann et al., 2014)

Enorm wichtig ist diese verbesserte Bildqualitat vor allem in Hinblick auf eine
maoglichst schnelle Diagnostik, um so eine unndtige Verzogerung und die
dadurch verursachten negativen Aspekte so gering wie moglich zu halten. So
kdnnen beispielsweise unmittelbar nach der CT-Bildgebung weitere, dem Tumor
entsprechende diagnostische Schritte eingeleitet werden. Ware an dieser Stelle
etwa noch eine weitere Bildgebung, wie zum Beispiel eine MRT-Untersuchung
zur Sicherung der radiologischen Diagnose notwendig, kame es, bedingt durch
oftmals lange Terminwartelisten und Untersuchungszeiten, zu einer unnotigen
Verzogerung der Tumortherapie.

Die Computertomographie hingegen kann durch ihre hohe Verfugbarkeit und die
schnelle Untersuchungsmethodik dem limitierenden Faktor Zeit entgegenwirken
und so die potenzielle Heilungs- und damit auch die Uberlebenschance der

betroffenen Patienten deutlich verbessern.

VMI+ bringt somit nicht nur fir den Radiologen, sondern auch fur den Patienten

Vorteile mit sich gegentber der konventionellen CT-Untersuchung ohne
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entsprechende Nachbearbeitungen. So kann durch die VMI+ die notwendige
Menge an iodhaltigem Kontrastmittel reduziert werden (Weiss et al., 2017). VMI+
zeigt wie bereits vorangehend erlautert im Niedrig-keV-Bereich einen sehr
deutlichen lodkontrast. Dadurch ist es moglich, die Kontrastmittelmenge zu
reduzieren und dennoch einen guten Kontrast wie in der CT-Bildgebung ohne
VMI+-Nachbearbeitung zu erzielen (Delesalle et al., 2013). Delesalle et al.
postulierten, dass die Menge an appliziertem Kontrastmittel um bis zu 35 %
reduziert werden kann ohne Einbuf3en in der Bildqualitat. Dies ist insbesondere
fur Patienten mit eingeschrankter Nierenfunktion relevant (Weiss et al., 2017).

Allerdings sollte dabei nicht auf3er Acht gelassen werden, dass in der
vorliegenden Arbeit weder das verwendete Kontrastmittel noch die verabreichte
Menge oder Art der Injektion im Besonderen beriicksichtigt wurde. Dies beruht
auf dem Studiendesign als retrospektive Studie basierend auf bereits

vorhandenen DECT-Bilddatenséatzen der portalvendsen Phase.

In der ersten Teilanalyse dieser Arbeit wurden VMI+ 55 von beiden Readern
unabhéngig voneinander bevorzugt gegenitber sonst in der Diagnostik
verwendeten Bilddatensatzen, da sie einen héheren Kontrast und im Vergleich
zu VMI+ 40 weniger Bildrauschen aufwiesen. Damit sind die Ergebnisse in
Einklang mit den Autoren bereits publizierter Studien: Albrecht et. al bevorzugten
VMI+ 55 bei Patienten mit Tumoren im Kopf-Hals-Bereich, De Cecco et. al.
konnten eine erhOhte diagnostische Genauigkeit fur hypervaskulare
Leberlasionen bei VMI+ 55 zeigen, Martin et al. wiesen nach, dass VMI+ 55 zur
Differenzierung von gesundem und entzindlichem Pancreasparenchym
geeignet ist (Albrecht et al., 2015, De Cecco et al., 2018, Martin et al., 2019).

7.2 Evaluation der zweiten Teilanalyse des Denoising-Algorithmus

In der ersten Teilanalyse zeigten die Rekonstruktionen VMI+ 40 und 55 die
besten Ergebnisse. Daher wurden in der zweiten darauf aufbauenden Analyse

die VMI+ 70 ausgeschlossen und VMI+ 40 und 55 nochmals bei einem zweiten,
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anderen Patientenkollektiv rekonstruiert, anschlieend mit dem Denoising-
Algorithmus ,mild-denoised” bzw. ,standard-denoised“ und vergleichend
analysiert.

Die Ergebnisse des zweiten Analysenteils ,Denoising“ zeigten, dass das
Bildrauschen in allen Bilddatenséatzen, die zusatzlich mit dem Denoising-
Algorithmus  bearbeitet wurden, geringer war, verglichen mit den
Rekonstruktionen VMI+ 40 und 55. Auch die zusatzlich ,mild-denoised und
,Standard-denoised” Bilddatenséatze unterschieden sich untereinander nochmals.
Das geringste Bildrauschen zeigten die Bilddatensatze 55sd. Eine Verbesserung
des Gesamteindrucks, der Scharfe, der Erkennbarkeit von L&asionen und der
diagnostischen Sicherheit resultierten daraus. Eine Zunahme des Bildrauschens
war in den Bilddatenséatzen 40sd Uber 55md bis hin zu 40md erkennbar. Unter
diesen Gesichtspunkten sollte die erganzende Anwendung des Denoising-
Algorithmus in der Diagnostik pathologischer Veranderungen in Erwéagung

gezogen werden.

7.3 Malignes Melanom

Etwa 90 % der Todesfalle im Zusammenhang mit Hautkrebs lassen sich auf das
maligne Melanom zurtckfuhren, weshalb es zu den tddlichsten Krebsarten
gezahlt wird (Hauswirth, 2016).

Die sorgfaltige Erkennung und Diagnose von Metastasen ist entscheidend fur die
weitere Therapieplanung, Behandlung und das Uberleben. Die Prognose eines
Patienten ist umso besser, je friher der Tumor entdeckt wird, da hier
Fernmetastasen oft noch nicht aufgetreten sind und ein lokales Tumorwachstum
meist deutlich einfacher therapiert werden kann. Fir die Diagnostik beim
malignen Melanom werden in der aktuellen S3-Leitlinie Schnittbildverfahren
festgelegt, wobei vorrangig zu einem PET/CT, Ganzkorper-MRT oder
Ganzkorper-CT geraten wird (Leitlinienprogramm Onkologie (Deutsche
Krebsgesellschaft, 2020)). Aufgrund der besseren Verfligbarkeit wird die
Diagnostik hauptsachlich mittels CT durchgefuhrt (Hoffend, 2015, Huber, 2010).
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Da eine Metastasierung des malignen Melanoms in jedes Organ denkbar ist und
der genaue Ort meistens unvorhersehbar ist, bedarf es einer genauen
Betrachtung des gesamten Korpers (Riva et al., 2018). Neben Lymphknoten,
Kutis und Subkutis (37-59 %) kommen Metastasen in absteigender Haufigkeit in
Pulmo, Hepar, ZNS, Os, Splen, Gl. suprarenalis, Gastrointestinaltrakt, Rene,
Pancreas, Vesica biliaris und Kardia vor (Hoffend, 2015). Die lokale Diagnostik
erfolgt meist durch Inspektion und lokoregionare sonographische Abklarung
durch den Dermatologen.

Uber das Lymphsystem oder den Blutkreislauf metastasierte Melanomzellen
konnen durch die Expression spezieller Gene auf die Region des Korpers, in die
sie verschleppt wurden, wie z.B. das Gehirn, reagieren, sich an diese anpassen
(Braeuer et al., 2014) und sie imitieren (Hoffend, 2015).

Die Entdeckung aller im Korper verteilten Metastasen in noch so entfernten oder
untypischen Korperregionen ist beim Melanom entscheidend. Denn gerade von
diesen bereits vorhandenen Metastasen geht ein grol3es, nicht zu
unterschatzendes Potenzial zur weiteren Metastasierung aus (Braeuer et al.,
2014). Metastasen machen das Melanom zu einer nur schwer therapierbaren
Tumorerkrankung. Sie haben groRen Einfluss auf die Uberlebenszeit eines
Patienten, die nach einer Metastasierung ohne Therapie durchschnittlich nur
noch 6-9 Monate betragt (Hauswirth, 2016). Alle und besonders die kleinen
Metastasen gilt es zu diagnostizieren, denn nur dann kann ein entsprechender
Therapieversuch unternommen werden. Die Kontrolle einer kleinen Anzahl von
Metastasen in speziellen Regionen ist deutlich einfacher, als eine Uberwachung
unzahliger Metastasen, die Uber den ganzen Korper verteilt sind (Braeuer et al.,
2014).

Bereits Matrtin et. al postulierten, dass VMI+-Rekonstruktionen im Niedrig-keV-
Bereich quantitative und qualitative Bildparameter sowie die Abgrenzbarkeit
maligner Hautveranderungen in thorakoabdominellen CT-Bilddatensatzen von
Melanompatienten verbessern (Martin et al., 2017).

Die Diagnose der kleinen Metastasen in CT-Bilddatensatzen, deren Detektion
sich oftmals schwierig gestaltet, kénnte durch die Anwendung des Denoising-

Algorithmus zusétzlich verbessert werden. Wie die Ergebnisse unserer Studien
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verdeutlichen, kann das Bildrauschen durch den in dieser Arbeit verwendeten
Denoising-Algorithmus noch etwas weiter reduziert werden als durch VMI+ allein,
bei gleichbleibend hohem Kontrast.

Eine exakte Diagnose des Melanoms bildet die Grundvoraussetzung fur eine
adaquate Therapie. Diese wurde in der letzten Zeit mit neuen Ansatzen
durchgefihrt. Die Uber Jahre praktizierte Chemotherapie und/oder Interleukin-2-
Therapie (IL2-Therapie) wurden ergéanzt. Einer dieser Therapieansatze ist die
Immuntherapie. Hierzu gehort der monoklonale Antikérper Ipilimumab, der das
zytotoxische T-Lymphozyten-assoziierte Protein 4 (CTLA-4) hemmt und die
beiden programmierten Zelltodprotein-1-Antikdrper (PD-1-Antikdrper) Nivolumab
und Pembrolizumab oder auch eine Kombination der Praparate (Amaral et al.,
2020, Chapman et al., 2011). Ein anderer Therapieansatz ist die zielgerichtete
molekulare Therapie mit BRAF oder MEK-Inhibitoren, die beide an
unterschiedlichen Stellen den Zellzyklus hemmen und eine Proliferation der
Tumorzellen verhindern (Chapman, 2014). Prieto et al. postulieren in ihrem
Artikel sogar die potenzielle Fahigkeit von Ipilimumab zur Induktion der
Regression des metastasierten Melanoms und der daraus resultierenden
Moglichkeit zur Heilung (Prieto et al., 2012).

Eine verbesserte Therapie wirkt sich positiv auf die 5-Jahres-Uberlebensrate der
Patienten aus, die je nach angewendetem Praparat zwischen 52 % (Nivolumab

und Ipilimumab) und 26 % (Ipilimumab) liegt (Amaral et al., 2020).

7.4 Vorteile fur den Radiologen

Bereits VMI und die Weiterentwicklung VMI+ erleichtern den Radiologen durch
eine deutliche Kontrastierung und hierdurch optimierte Darstellung der
Pathologie die Detektierbarkeit von Lasionen. Die Kombination von VMI+ mit
beispielweise dem Denoising-Algorithmus kdnnte fiir Radiologen einen weiteren
Vorteil bedeuten. Die endgultige radiologische Diagnosefindung kénnte durch
eine Kombination dieser beiden Programme erleichtert werden. Mithilfe einer

solchen Anwendung kénnten auch Berufseinsteiger durch die verbesserte
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Bildqualitat an die entsprechenden charakteristischen Gewebsmorphologien und
deren Pathologien vereinfacht herangefuhrt werden. Das gewonnene Wissen
und die Erfahrung kdnnten sie spater in der Diagnostik anderer Bilddatenséatze
anwenden, bei denen solche Programme zur Nachbearbeitung nicht zur
Verfigung stehen. Beispielhaft ist hier die Erkennung typischer

Metastasierungsmuster des malignen Melanoms zu nennen.

7.5 Vorteile bei der Anwendung im klinischen Alltag

Die Anwendung der VMI+ und des Denoising-Algorithmus bietet die Mdglichkeit
verbesserter Arbeitsablaufe im klinischen Alltag. Medizinisch-technische
Radiologieassistenten/-innen (MTRA) konnten in die Verwendung des neuen
Algorithmus eingefiihrt werden und die zusétzlichen Rekonstruktionen erstellen.
Eine Alternative zur Durchfuhrung der Arbeitsschritte durch MTRA stellt die
Nutzung automatisierter Prozesse dar. Ein solcher Ablauf wiirde dem Radiologen
einen Arbeitsschritt und somit wertvolle Zeit ersparen, die dann zur Betrachtung
der Datensatze aufgewendet werden kann. Die ,artifical intelligence”
Weiterentwicklung  bietet hierbei weitere, neue Mobglichkeiten, wie
computergesteuerte Automatismen zum Bildabgleich mit einem Normkollektiv
und automatisierte Bilderkennung. Hierdurch kdnnten Arbeitsschritte und somit
Arbeitszeit eingespart werden. Wahrend das Programm selbststandig alle
Arbeitsschritte ausfuhrt, konnten MTRA samtliche Schritte fiir die im Folgenden
anstehenden Untersuchungen in die Wege leiten und der Radiologe befunden.
In Zeiten steigender Patientenzahlen und erhéhtem Kostendruck sicherlich ein
Gewinn. Nach der Entwicklung, Testphase und gegebenenfalls Modifikationen
wirden die automatisierten Prozesse unter Elimination potenzieller menschlicher

Bedienungsfehler ablaufen kénnen.
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7.6 Verbesserte Diagnostik

Durch VMI+-Rekonstruktionen kann potenziell auf eine weiterfihrende MRT-
Untersuchung zunachst verzichtet werden bzw. diese bei lediglich durch die CT
nicht geklarten Fragestelllungen gezielt im Anschluss erfolgen. Grundlage jeder
VMl ist eine Bildgebung mittels DECT. Die Vorteile der CT gegeniber der MRT
liegen darin, dass CT nahezu ubiquitar vorhanden sind, die Untersuchungsdauer
sich auf wenige Minuten beschréankt und die Wartezeit auf einen Termin dadurch
deutlich kurzer ist. Zudem sind die Kosten fur eine CT-Untersuchung deutlich
geringer.

Weitere Vorteile der CT gegentber der MRT sind, dass auch Patienten mit
Herzschrittmachern, Cochleaimplantaten, implantierten Pumpen (z.B. Insulin)
und Herzklappenprothesen mit dieser Technik untersucht werden kénnen (Huber
et al., 2010). Klaustrophobie und Adipositas per magna stellen in der

computertomographischen Untersuchung keine Kontraindikation dar.

7.7 Zusatzlich zu befundendes Bildmaterial

Ein Nachteil der erganzenden Anwendung des Denoising-Algorithmus und VMI+
liegt jedoch darin, dass zusétzliches Bildmaterial entsteht, das betrachtet werden
muss. Ein Ganzkdrper-CT wird unabhangig von der Fragestellung im Gesamten
befundet. Hierflir bendtigt selbst ein erfahrener Radiologe eine gewisse Zeit. Die
neu errechneten Datensatze missten ebenfalls vollstandig begutachtet werden,
was einen Mehraufwand und damit einhergehenden erhdhten Zeitaufwand
darstellt. Hier muss der Nutzen-Zeit-Aufwand abgewogen werden. Ein Ersatz der
Originaldaten durch die neu errechneten Datensatze und die alleinige Befundung
derer stellt jedoch keine realistische Option dar. Die neu gewonnenen Daten

sollten lediglich als ein Zusatz zu den Originalen angesehen werden.
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7.8 Studiendesign

Die Untersuchungen der Patienten wurden mit dem gleichen CT-Scanner und
dem identischen Untersuchungsprotokoll durchgefiihrt, welches standardmafig
fur die Abteilung der diagnostischen und interventionellen Radiologie der
Radiologischen Universitatsklinik Tubingen ist. Geratespezifische Unterschiede
im Bereich der Rontgenrdhre, der Detektoren, der Datenerfassung oder auch der

Rekonstruktion konnten hierdurch ausgeschlossen werden.

7.9 Limitationen

Eine wichtige Limitation dieser Dissertation ist das retrospektive Design mit
einem Selektionsbias. Die zugrundeliegenden Bilddatensatze stammten von
Patienten, die sich aufgrund ihrer Melanomerkrankung bereits in Therapie
befanden und deshalb nur geringe pathologische Lasionen aufwiesen.

Die analysierenden Radiologen wussten, dass die Patienten der Analyse alle an
einem Melanom Stadium Il und IV erkrankt sind. Eine weitere wichtige Limitation
ist die Stichprobengrol3e, die klein ist. Relativiert wird dies durch die Tatsache,
dass die Anzahl der Rekonstruktionen pro Patient sehr hoch war, sodass
insgesamt viele Datenpunkte analysiert werden konnten.

In der ersten Teilanalyse wurden nur VMI+-Nachbearbeitungen mit 40, 55 und
70 keV analysiert, deren Energielevels sich nur geringfiigig unterscheiden. Eine
Analyse mit gro3eren keV-Level-Schritten hatte andere Ergebnisse gebracht und
ist diskutabel. Zudem wurden diese VMI+ mit den zugehdrigen Standard-CTpv-
Bilddatensatzen verglichen. Fir einen Vergleich besser geeignet gewesen ware
ggf. der zugehdrige, zuséatzlich rekonstruierte Standard-VMI+-Bilddatensatz.
Andere, die Bildgebung beeinflussende Faktoren wie das Gewicht eines
Patienten wurden nur in der Kontrastmittel-Applikation bericksichtigt. Die KM-
Gabe erfolgte zudem unabhangig von der Kreislaufzeit. In kinftigen Studien

sollte auf solche Faktoren moglichst geachtet werden.
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7.10 Schlussfolgerung und Ausblick

Die zu Beginn aufgestellten Hypothesen konnten beide anhand dieser Arbeit
klar belegt werden.

In der ersten Teilstudie dieser Dissertation wurde gezeigt, dass VMI+-
Rekonstruktionen im Bereich von 55 keV eine gute Bildqualitat mit hohem
Kontrast und tolerablem Bildrauschen aufweisen. VMI+ 55 erhdhen die
diagnostische Sicherheit in der Erkennung maligner Lasionen in der DECT-
Ganzkorperbildgebung verglichen mit den linear gemischten CT der portal-
venosen Phase oder anderen VMI+-Rekonstruktionen.

In der zweiten Teilstudie dieser Dissertation wurde gezeigt, dass die Anwendung
des Denoising-Algorithmus zur Bildrauschreduktion der VMI+-DECT-
Bilddatensatze beitragt und eine verbesserte Bildqualitat daraus resultiert.
Folglich kann eine routinemafige Anwendung des Denoising-Algorithmus im
klinischen Alltag in Erwagung gezogen werden, um die diagnostische Sicherheit
insbesondere bei Melanom-Patienten zu steigern und hierdurch potenziell das
Patientenoutcome positiv zu beeinflussen.

In  weiterfihrenden Arbeiten konnte (ber einen Vergleich zweier
Patientengruppen (jeweils eine mit und eine ohne Verwendung des Algorithmus)
dessen Einfluss auf die Diagnostik bei Melanom-Patienten genauer analysiert
werden. Des Weiteren konnte der Einfluss der Anwendung des Denoising-
Algorithmus auf die Diagnostik verschiedener anderer pathologischer
Veranderungen wie z.B. bestimmte Erkrankungen einzelner Organe Gegenstand

weiterer Untersuchungen darstellen.
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8 Zusammenfassung

Die Computertomographie (CT) ist ein wichtiger Bestandteil der bildgebenden
klinischen Diagnostik und heute nahezu aus keinem medizinischen Fachgebiet
mehr wegzudenken. Dies liegt nicht zuletzt an den vielfaltigen Mdglichkeiten der
Nachbearbeitung von beispielsweise mittels Dual Energy CT (DECT)
gewonnenen Bilddatenséatzen. Eine dieser Mdglichkeiten zur Nachbearbeitung
sind monoenergetische Rekonstruktionen (englisch: virtual monoenergetic
imaging, kurz: VMI) und deren rauschoptimierte Weiterentwicklung VMI+.

Ziel dieser Dissertation war, es den Einfluss von VMI+ auf objektive und
subjektive Bildparameter in Bilddatensatzen von Patienten mit malignem
Melanom zu analysieren und eine weitere Rauschunterdrickung von VMI+
mittels eines Denoising-Algorithmus zu evaluieren.

In der ersten Teilanalyse wurden klinisch indizierte Ganzkorper-DECT-
Bilddatensatze von 38 Patienten mit Melanom mit VMI+ bei 40, 55 und 70
Kiloelektronenvolt (kurz: keV) rekonstruiert und mit der Standardrekonstruktion
CTpv verglichen. Die Berechnung der Signal-to-noise Ratio (SNR) und Contrast-
to-noise Ratio (CNR) der in der Studie inkludierten Organe, Muskeln und Gefal3e
diente der quantitativen Analyse. Zwei unabhangige Radiologinnen analysierten
gualitativ den Gesamteindruck, das Bildrauschen, die Scharfe, die Erkennbarkeit
von Lasionen und die diagnostische Sicherheit der Bilddatensatze mittels einer
5-stufigen Likert-Skala (5 = sehr gut).

In der zweiten Teilanalyse wurden Klinisch indizierte Ganzkérper-DECT-
Bilddatensatze von 40 Patienten mit Melanom mit VMI+ 40 und 55 rekonstruiert,
mit einem Denoising-Algorithmus ,mild-denoised“ (md) und ,standard-denoised*
(sd) und mit der Standardrekonstruktion CTpv verglichen. Die Berechnung der
SNR und CNR der in der Studie inkludierten Organe, Muskeln und Gefale diente
der quantitativen Analyse. Zwei unabhéngige Radiologen analysierten qualitativ
den Gesamteindruck, das Bildrauschen, die Schéarfe, die Erkennbarkeit von
Lasionen und die diagnostische Sicherheit der Bilddatensatze mittels einer 5-
stufigen Likert-Skala (5 = sehr gut).
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In der ersten Teilanalyse wurden héchste CNR-Werte in den VMI+ 55 errechnet,
gefolgt von VMI+ 40 und VMI+ 70 mit teils signifikanten Unterschieden zu CTpv
(p < 0,05). Die qualitative Analyse lieferte hochste Werte in der Beurteilung des
Gesamteindrucks, der Scharfe, der Erkennbarkeit von Lasionen und der
diagnostischen Sicherheit in den VMI+ 55. VMI+ 55 lieferten eine gute Interrater-
und Intrarater-Reliabilitat.

In der zweiten Teilanalyse wurden héchste CNR-Werte in den Bilddatensatzen
55sd errechnet, gefolgt von 40sd, 55md, 40md, VMI+ 55, VMI+ 40 und CTpv. Sie
zeigten teilweise signifikante Unterschiede untereinander (p < 0,05). Die
gualitative Analyse lieferte hochste Werte in der Beurteilung des
Gesamteindrucks, der Scharfe, der Erkennbarkeit von L&sionen und der
diagnostischen Sicherheit in den 55sd. Bilddatensétze 55sd lieferten eine gute
Interrater- und Intrarater-Reliabilitat.

In der ersten Teilanalyse dieser Dissertation wurde gezeigt, dass VMI+-
Rekonstruktionen im Bereich von 55 keV eine gute Bildqualitat mit hohem
Kontrast und tolerablem Bildrauschen aufweisen. VMI+ 55 erh6hen die
Diagnosesicherheit in der Erkennung maligner Lasionen in der DECT
Ganzkorperbildgebung verglichen mit dem linear gemischten CT der portal-
vendsen Phase oder anderen VMI+-Rekonstruktionen. Es sollte in Erwagung
gezogen werden, VMI+-55-Rekonstruktionen zuktinftig als wertvolle Ergénzung
in der CT-Diagnostik einzufthren.

In der zweiten Teilanalyse dieser Dissertation wurde gezeigt, dass die
Anwendung des Denoising-Algorithmus zur Bildrauschreduktion in CT-
Bilddatensatzen beitragt und eine verbesserte Bildqualitat daraus resultiert. Es
konnte eine routineméalige Anwendung des Programmes im klinischen Alltag in

Erwagung gezogen werden.
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Tabelle 20: VMI+-Ergebnisse der quantitativen Analyse (HU, SNR, CNR) der Organe Il. Die Angabe erfolgt

in Mittelwert + Standardabweichung.
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Tabelle 21: VMI+-Ergebnisse der quantitativen Analyse (HU, SNR, CNR) der Muskeln und Gefalie. Die

Angabe erfolgt in Mittelwert + Standardabweichung.
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p-Wert

Lingua F (3,35) = 15,537 0,001
Gl. parotis li F (3;35) = 29,842 <0,001
Gl. parotis re F (3,35) =12,158 0,007
Gl. thyroidea li F (3,35) = 15,253 0,002
Gl. thyroidea re F (3,35) = 12,158 0,007
:S]tlzzp\;‘;g‘t‘r’;a' F (3,35) = 27,126 <0,001
l'ir;]tlizf’éjc')rr”s‘;?a' F (3:35) = 33,568 <0,001
'rgtgﬁtpsu\'/rgggg: F (3,35) = 33,475 <0,001
'rgtcrﬁg‘f('j“;f’s“;' F (3,35) = 20,478 <0,001
Hepar kraniall F (3,35) = 34,989 <0,001
Hepar kranial2 F (3,35) = 27,126 <0,001
Hepar kranial3 F (3,35) = 33,379 <0,001
Hepar kranial4 F (3,35) = 30,695 <0,001
Hepar kaudall F (3,35) = 46,579 <0,001
Hepar kaudal2 F (3,35) = 30,916 <0,001
Hepar kaudal3 F (3,35) = 39,947 <0,001
Hepar kaudal4 F (3,35) = 36,663 <0,001
Splen F (3,35) = 13,281 0,004
Pancreas F (3,35) = 2,462 0,482
Ren i F (3,35) = 6,795 0,079
Renre F (3,35) = 13,958 0,003
Corpus vertebrae F (3,35) = 6,189 0,103
Vesica urinaria F (3,35) = 26,649 <0,001
Intraspinal F (3,35) = 7,042 0,071

M. sternocleidomastoideus i F (3,35) = 18,505 <0,001

M. sternocleidomastoideus re F (3,35) = 20,462 <0,001
M. pectoralis minor li F (3,35) = 16,389 0,004

M. pectoralis minor re F (3,35) = 13,168 0,001

M. psoas major li F (3,35) = 21,316 <0,001
M. psoas major re F (3,35) = 30,789 <0,001
M. obturatorius li F (3,35) = 44,147 <0,001
M. obturatorius re F (3,35) = 45,000 <0,001
A.carotis communis li F (3,35) = 30,916 <0,001
A.carotis communis re F (3,35) = 28,516 <0,001
V. jugularis i F (3,35) = 13,958 0,003

V. jugularis re F (3,35) = 20,116 <0,001
Arcus aortae F (3,35) = 46,358 <0,001
Truncus pulmonalis F (3,35) = 35,368 <0,001
Aorta abdominalis F (3,35) = 47,264 <0,001

Tabelle 22: VMI+-Ergebnisse der ANOVA der Signal-to-noise Ratio (SNR). Ein p-Wert < 0,05 steht fiir
signifikante Interaktion und bildet die Grundlage fur eine Post-hoc-Analyse.
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p-Wert

Lingua F (3,35) = 2,621 0,454
Gl. parotis li F (3,35) = 22,011 <0,001
Gl. parotis re F (3,35) = 22,895 <0,001
Gl. thyroidea li F (3,35) = 2,621 0,454
Gl. thyroidea re F (3,35) = 4,863 0,182
:S]tlzzp\;‘;g‘t‘r’;a' F (3,35) = 17,211 0,002
:i?]tg%?sg?al F (3,35) = 23,021 0,001
'rgtgﬁtpsu\'/rgggg: F (3,35) = 15,000 <0,001
'rgtcrﬁgf('j“;f’s“j' F (3,35) = 20,558 <0,001
Hepar kraniall F (3,35) =1,926 0,588
Hepar kranial2 F (3,35) = 2,432 0,488
Hepar kranial3 F (3,35) = 0,884 0,829
Hepar kranial4 F (3,35) = 1,326 0,723
Hepar kaudall F (3,35) =0,411 0,938
Hepar kaudal2 F (3,35) = 3,884 0,274
Hepar kaudal3 F (3,35) = 0,505 0,918
Hepar kaudal4 F (3,35) =1,074 0,783
Splen F (3,35) = 6,892 0,075
Pancreas F (3,35) = 11,905 0,008
Ren li F (3,35) = 31,411 <0,001
Renre F (3,35) = 29,274 <0,001
Corpus vertebrae F (3,35) = 10,895 0,012
Vesica urinaria F (3,35) = 4,958 0,175
Intraspinal F (3,35) = 6,537 0,088

M. sternocleidomastoideus i F (3,35) = 1,926 0,588

M. sternocleidomastoideus re F (3,35) = 1,326 0,723
M. pectoralis minor li F (3,35) = 2,400 0,494
M. pectoralis minor re F (3,35) = 2,495 0,476
M. psoas major li F (3,35) = 3,632 0,304
M. psoas major re F (3,35) = 2,116 0,549
M. obturatorius li F (3,35) = 3,821 0,218
M. obturatorius re F (3,35) = 3,947 0,267
A.carotis communis li F (3,35) = 17,305 <0,001
A.carotis communis re F (3,35) =19,484 0,001
V. jugularis i F (3,35) = 7,647 0,053
V. jugularis re F (3,35) = 10,232 0,017
Arcus aortae F (3,35) = 26,937 <0,001
Truncus pulmonalis F (3,35) = 33,253 <0,001
Aorta abdominalis F (3,35) = 19,895 <0,001

Tabelle 23: VMI+-Ergebnisse der ANOVA der Contrast-to-noise Ratio (CNR). Ein p-Wert < 0,05 steht fiir
signifikante Interaktion und bildet die Grundlage fur eine Post-hoc-Analyse.
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HUcrpv HUwmi+so  HUaomg HU40sd HUwmi+ss ~ HUssm HUsssq
L 158,18 311,68 309,86 342,81 24545 241,83 24142
Gl. thyroidea li +20,15 +114,01 +114,11 +109,66 =+3567 +42,42  +4505
GI. thvroidea r 158,69 320,91 319,44 346,26 247,86 246,65 24538
- thyroidea re +20,02 +114,04 +118,62 +110,24 63623 +39,81 +41,58
Intrapulmonal 885,34  -854,02 -83563 -810,92 -872,79 -850,99  -872,23
links-ventral +41,87 +440  +302,59 +271,69 +4895 +57,71  +38,80
Intrapulmonal 849,61 -809,62 -807,11 -806,76 -833,94  -833,84  -831,93
links-dorsal +41,36 +53,73 +5841 +5756 +50,14 +47,75 +50,28
Intrapulmonal 879,12  -853,89 -832,29 -838,35 -872,45 -838,76 -870,56
rechts-ventral +42,47  +44,.83 +6243 +5843 +37,09 +25879 40,08
Intrapulmonal 847,17  -811,37 -807,61 -809,68 -837,68 -837,12  -833,07
rechts-dorsal + 4346 +5042 +50,83 +53,88 +4827 +4949  +50,74
- 113,05 250,49 24955 251,40 161,07 160,41 160,11
Epa +17,34 +50,11 +53,03 +50,46 +3357 +27,83 +28,68
Hepar re 110,89 231,46 229,35 241,22 148,45 147,84 147,63
P +21,44 +4889 +47,70 +7766 +3678 +30,76 +30,8
. 113,95 270,39 269,14 269,83 167,48 167,69 167,08
p +10,06 +31,28 +30,47 +30,19 +32,62 +1625 +17,06
b 83,93 21548 21429 21825 130,85 129,68 129,57
ancreas +18,32 +£38,98 +47,01 +4360 +£2322 +2534 23,04
Ren li 188,07 577,35 577,89 574,67 32257 314,71 320,76
+2274 +6504 +7828 +7964 +3371 +622  +41,16
R 194,44 58539 58594 581,30 328,85 322,16 324,27
enre +2451 7947 +79,17 +7526 +41,95 +4561  +40,28
199,67 406,53 393,05 407,36 237,06 234,79 234,76
Corpus vertebrae +5559 +12441 +11443 +113,08 +73,01L +8122 +74,05
. o 18,11 75,91 72,47 76,87 44,99 45,05 44,83
Vesica urinaria +16,03 +24,73 +2347 +2212 #1199  +1342 +12,27
M. sternocleidomastoideus 71,47 126,92 124,43 129,04 94,86 91,24 91,16
l +9,68  +£27,39 +30,86 +2203 +2656 +1359 14,34
M. sternocleidomastoideus | 72,25 131,55 131,31 134,34 97,05 97,01 96,82
re +10,58 +22,88 +2442 +2142 +2275 +1242 +4574
P —— 58,69 97,12 96,88 97,16 73,93 72,94 72,73
o [MSETEIRAS [uelr I +10,17 +17,06 +20,09 +18,40 +10,99 +1212 +12,74
o 62,91 96,23 94,26 96,51 73,53 73,13 73,02
M. pectoralis minor re +1217 +2037 +1541 +1449 +11559 +952 +10,52
o 60,93 75,51 75,45 75,69 64,44 62,20 61,87
M. psoas major l +586 1600 +1587 +1615 +914  +879 844
. 60,08 71,25 70,49 73,38 62,19 60,88 60,43
M. psoas major re +6,77  +1466 +1914 +1594 +1059 +899  +9,98
. . 168,94 348,94 357,13 405,89 202,16 256,98 258,96
A.carotis communis li +21,99 +114,78 +96,04 +9269 +7653 +37,86 +38,86
Acarofi . 168,68 332,89 360,09 399,06 207,55 259,54 260,07
-carotis communis re +1368  +111,64 +83,69 +87,32 +6844 +4243 +4168
V. iugularis I 157,86 322,92 35588 389,49 207,26 244,39 24505
-Jug +2159 +1222 +101,22 +8137 +6412 +3896 +3645
. . 160,29 331,79 357,89 387,49 204,91 240,28 246,85
V. jugularis re +21,07 +10548 +83,88 +7843 +5869 +4955 3637
. 162,94 452,16 452,66 453,09 258,75 259,47 259,48
Truncus pulmonalis +17,99 +7460 +72,96 +7378 +3824 +3838 +37,84
166,40 45529 466,09 466,73 26584 266,39 266,78
Arcus aortae +18,76 +9645 +7048 +70,74 +3591 +3625 +36,65
P 155,74 442,80 442,98 44311 24953 249,90 255,12
I Eloe eIt +16,03 +63,64 +6255 +9283 +3693 +4158 +33,85

Tabelle 24: Denoising-Ergebnisse der quantitativen Analyse der HU der analysierten Organe, Muskeln
und Gefal3e. Die Angabe erfolgt in Mittelwert + Standardabweichung.
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SNRcrpy ~ SNRvmirao SNRsoma  SNRsosa  SNRvmisss  SNRssma  SNRsssq
. 19,27 15,67 17,90 18,66 16,57 18,31 18,79
Gl. thyroidea li +6,60  +7,46 +7,99 +839  +4,59 +6,29 +6,14
Gl thvroidea r 23,43 16,18 17,42 20,14 16,21 19,30 20,88
- thyroidea re +2825 +7,54 +7,19 +7,11  +4,09 +523 +5,81
Intrapulmonal 75,47 53,67 60,57 72,22 56,76 61,00 7417
links-ventral +40,64 +14,84 +2511 +79,69 12,86 +21,15 +21,91
Intrapulmonal 59,63 37,98 39,88 51,51 39,29 49,89 54,45
links-dorsal +2429 +963 +11,69 +17,68 +10,85  +1510 +17,27
Intrapulmonal 7832 47,03 53,84 60,63 52,01 57,28 74,12
rechts-ventral + 34,46 + 13,73 + 14,74 + 22,24 + 12,46 + 18,40 + 78,99
Intrapulmonal 83,97 52,46 62,48 68,55 58,47 68,04 83,92
rechts-dorsal +122.88 +1021  +1326 +36,85 +1246  +19,78 +52,87
- 12,32 8,19 10,82 11,67 8,89 11,32 12,16
epa +363 +178 +2,57 +325  +2724 +3,13 +3,38
Hepar re 12,31 8,05 11,29 11,61 8,37 11,38 11,96
P +7,63  +2,09 +345  +£359  £248 +3,00 +4,22
So 15,26 9,48 13,35 14,49 10,63 14,45 14,89
plen +491  +158 +2,78 +345  +2,68 +3,27 +11,19
12,19 7,62 9,28 10,15 8,78 9,80 11,74
Pancreas +612  +1,92 +337  +297  +257 +3,16 +7,03
Ren i 18,22 13,69 14,86 16,95 14,24 14,99 16,98
& UL +541  +6,91 +3,78 +497  +353 +4,68 +591
R 16,51 12,02 13,59 15,85 12,45 13,01 15,92
enre +6,16  +274 +3,16 +6,85  +3,53 +4,13 +4,53
8,98 6,31 7,62 8,71 6,72 8,32 8,87
Corpus vertebrae +436  +2.42 +259  +337  +245 +374  +407
Vesi o 3,49 1,98 2,81 3,14 2,13 2,92 3,29
esica urinaria +471  £0,72 +0,99 +1,16 0,66 +1,19 +1,04
M. sternocleidomastoideus 10,94 6,96 9,02 9,97 8,07 9,75 10,40
l +396  +218 +329  +453  +2,69 +4,35 +3,96
M. sternocleidomastoideus 11,10 7,49 9,95 10,74 8,61 10,13 10,83
re +3,49 +2728 +3,84  +437  £317 +3,73 +5,24
T —— 7,56 5,78 6,83 7,46 6,29 7,39 7,50
o [MEETIES Mubualr I +261  +1,69 +2,07 +2,78  +1,83 +2,12 +2,56
. 7,59 5,36 6,04 7,88 5,59 7,02 7,53
M. pectoralis minor re +244  +174 +1,19  +207  +1,00 +227 +223
M - 5,38 2,94 3,67 4,77 3,09 4,59 5,01
o [PEIOERS (e L +1,28  +0,86 +1,05 +£137  +0,63 +1,28 +1,16
. 5,11 2,68 3,36 4,87 3,17 4,77 5,07
M. psoas major re +1,13  +0,73 +1,27  +159  +1,05 +1,17 +1,19
. o 23,49 18,44 19,83 21,14 18,74 20,64 22,44
A.carotis communis li +10,97 =+7,41 +7,99 +892  +10,08  +956 +7,09
Acarofi . 24,11 18,31 19,95 22,04 18,73 21,84 23,43
-carotis communis re +11,40 +8,65 +6,79 +759  +8,13 +8,00 +7,69
V. jugularis li 2215 16,68 18,47 20,52 17,13 20,07 21,29
-Jug +925  +7,28 +8,09  +11,53 +11,01 +12,12 +7,71
V. jugularis re 2383 16,32 18,72 21,06 17,04 20,45 22,61
-Jug +10,49 +8,15 +47,18 +822  +8,04 +8,05 +8,55
. 24,00 15,25 20,36 21,95 15,51 20,59 23,06
Truncus pulmonalis +6,03 +252 +329  +386  +3,02 +359  +4,03
24,31 15,51 22,12 23,28 16,19 22,21 23,39
Arcus aortae +437  +318 +5,07 +416  +2,69 +3,15 +3,69
PV 21,19 11,70 15,09 19,88 12,02 16,33 20,47
+6,62 2,07 +4,08  +£541 2,39 +3,12 +5,96

Tabelle 25: Denoising-Ergebnisse der quantitativen Analyse der Signal-to-noise Ratio (SNR) der

analysierten Organe, Muskeln und GeféRRe. Die Angabe erfolgt in Mittelwert + Standardabweichung.
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CNRcrpy - CNRymitao CNRuomd CNR4oss CNRymisss  CNRssma CNRsssg
Gl. thyroidea | 21,07 23,93 28,03 30,16 27,30 28,75 31,08
+7.83  +1046  +1667 +1043 +8,36 +11,44  +29,38
Gl. thyroidea re 21,02 25,13 28,01 2074 2755 29,09 31,15
+739  +1306  +14,27 +954  +852 +1124  +28,72
Intrapulmonal 22,34 22,97 29,43 30,23 24,96 29,92 32,01
links-ventral +14,06 +41,96  +84,88 +4439 +1265 +3512  +10,73
Intrapulmonal 29,54 32,38 32,86 34,00 32,41 32,95 41,90
links-dorsal +1509 +4500  +1377 +31,20 +1378  +3402 +12,86
Intrapulmonal 23.43 23,58 26,78 3024 2506 28,48 32,30
rechts-ventral +13,00 +4248  +4491 +2871 +10,99 +4591  +1043
Intrapulmonal 29,66 31,77 32,06 3393 3188 32,82 41,62
rechts-dorsal +1508 +4411  +4336 +31,65 +1369  +3537  +13,22
Heoar i 12,28 13,22 17,25 19,49 14,79 18,55 20,85
epart +312 356 +561 +679  +3,16 +520  +7,04
12,19 12,58 16,35 18,91 14,02 17,71 19,80
Hepar re
+339  +338 +538  +713  +297 +517  +685
| 12,32 13,85 18,24 20,49 15,15 19,06 21,48
Splen +315  +346 +578  +699  +355 +529  +7733
Pancreas 10,44 11,95 15,66 17,74 13,11 16,34 18,36
+276  +284 +557  +6,12  +2,56 +438  +7.29
Ren I 16,84 24,10 32,02 3583 2354 29,12 33,66
+406  +569 +855  +10,69 +4,63 +850  +10,93
Ren re 17,26 24,38 32,38 36,19 2386 29,69 33,96
+424  +587 +869  +10,79 +4,63 +805  +11,01
Corpus vertebrae 17,51 18,42 23,67 26,43 18,96 25,63 26,59
+459  +562 +797  +10,68 +549 +808  +970
Vesica urinar 6,39 7,29 9,51 11,01 8,49 10,58 11,97
esica urinaria +228  +201 +333  +438  +1,99 +358  +4,69
M. sternocleidomastoideus 13,75 14,12 15,13 15,87 14,84 15,55 16,90
l +486  +7,19 +659  +457  +322 +626  +15,99
M. sternocleidomastoideus 13,82 14,33 15,49 16,17 15,08 16,08 17,29
re +486  +741 +6,41  +462  +4,60 +6,63  +16,00
M. pectoralis minor | 8,89 8,02 10,54 12,99 10,04 12,55 14,08
+235  +217 +339  +486  +2,09 +403  +52
M. pectoralis minor re 9,19 7,08 10,45 12,87 10,01 12,54 14,03
+257  +217 +332  +428  +2,06 +392  +514
M. psoas major I 9,06 7,29 9,68 11,99 953 11,79 13,31
: +249  +209 +323  +435  +202 +396  +493
M. psoas major re 9,02 7,16 9,48 11,89 9,39 11,74 13,39
+252  +205 +325  +419  +201 +393  +488
A 21,98 26,13 30,77 3371 2382 29,82 32,46
+7,83 +11,48  +1509 +944  +9,66 +10,87  +29,36
A . . 21,91 25,27 30,32 33,61 2397 29,97 32,94
-carotis communis re +783  +1279  +13,74 +951  +8,38 +10,81 +31,26
V. uoularis I 21,07 25,46 30,37 3259 2386 28,65 31,88
-Jugufaris i +7,72  +1569  +12,96 +8,09  +7,67 +10,29  +31,06
V. jugularis re 21,26 25,64 29,57 32,65 2393 28,34 31,73
+783  +1355 +10,18 +914  +8,01 +10,93  +29,72
T | i 15,33 20,95 26,54 20,78 20,01 25,38 28,79
runcus puimonaiis +3,80  +949 +789  +918  +371 +6,77  +972
Arcus aortae 15,55 21,06 27,09 30,42 20,40 25,82 29,53
+389  +582 +8,03  +901  +3,79 +6,79  +10,05
Aorta abdominalis 14,89 20,59 26,04 29,25 19,53 24,69 28,44
+378  +4,89 +765  +974  +384 +6,71  +949

Tabelle 26: Denoising-Ergebnisse der quantitativen Analyse der Contrast-to-noise Ratio (CNR) der
analysierten Organe, Muskeln und Gefal3e. Die Angabe erfolgt in Mittelwert + Standardabweichung.

92



p-Wert

Gl. thyroidea li F (6,34) = 15,536 0,051

Gl. thyroidea re F (6,34) = 31,939 <0,001
:;tlgp\f;m?;a' F (6,34) = 30,932 <0,001
l'ir;]tli";‘f’éjc')'r‘;‘;?a' F (6,34) = 83,571 <0,001
C e F (6,34) = 38,850 <0,001
'rggﬁtpslf('j”;fsna"‘l" F (6,34) = 31,693 <0,001
Hepar li F (6,34) = 107,539 <0,001
Hepar re F (6,34) = 81,568 <0,001
Splen F (6,34) = 123,043 <0,001
Pancreas F (6,34) = 60,750 <0,001
Ren li F (6,34) = 37,779 <0,001
Renre F (6,34) = 64,339 <0,001
Corpus vertebrae F (6,34) = 47,946 <0,001
Vesica urinaria F (6,34) = 79,929 <0,001
M. sternocleidomastoideus li F (6,34) = 40,082 <0,001
M. sternocleidomastoideus re F (6,34) =42,664 <0,001
M. pectoralis minor li F (6,34) = 40,671 <0,001
M. pectoralis minor re F (6,34) = 79,929 <0,001
M. psoas major li F (6,34) = 140,518 <0,001
M. psoas major re F (6,34) = 148,318 <0,001
A.carotis communis li F (6,34) = 16,243 0,013

A.carotis communis re F (6,34) = 15,386 0,017

V. jugularis i F (6,34) = 14,336 0,026

V. jugularis re F (6,34) = 24,943 <0,001
Arcus aortae F (6,34) = 160,854 <0,001
Truncus pulmonalis F (6,34) = 157,479 <0,001
Aorta abdominalis F (6,34) = 136,971 <0,001

Tabelle 27: Denoising-Ergebnisse der ANOVA der SNR der analysierten Organe, Muskeln und GefaRe.
Ein p-Wert < 0,05 steht fur signifikante Interaktion und bildet die Grundlage fur eine Post-hoc-Analyse
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p-Wert

Gl. thyroidea li F (6,34) = 22,661 0,001

Gl. thyroidea re F (6,34) = 27,996 <0,001
:;tlgp\f;rr?t?;a' F (6,34) = 25,961 <0,001
l'ir;]tli";‘f’éjc')'r‘;‘;?a' F (6,34) = 30,675 <0,001
C e F(6,34)=27,504 <0001
'rggﬁglf:j“;fs“af‘l" F (6,34) = 33,054 <0,001
Hepar li F (6,34) = 98,614 <0,001
Hepar re F (6,34) = 90,171 <0,001
Splen F (6,34) = 99,579 <0,001
Pancreas F (6,34) = 100,607 <0,001
Ren li F (6,34) = 119,271 <0,001
Renre F (6,34) = 120,257 <0,001
Corpus vertebrae F (6,34) = 78,879 <0,001
Vesica urinaria F (6,34) = 92,250 0,007

M. sternocleidomastoideus li F (6,34) = 14,796 0,022

M. sternocleidomastoideus re F (6,34) = 17,593 <0,001
M. pectoralis minor li F (6,34) = 94,896 <0,001
M. pectoralis minor re F (6,34) = 79,929 <0,001
M. psoas major li F (6,34) = 95,514 <0,001
M. psoas major re F (6,34) = 86,668 <0,001
A.carotis communis li F (6,34) = 94,211 <0,001
A.carotis communis re F (6,34) = 38,036 <0,001
V. jugularis i F (6,34) = 38,218 <0,001
V. jugularis re F (6,34) = 43,682 <0,001
Arcus aortae F (6,34) = 33,171 <0,001
Truncus pulmonalis F (6,34) = 108,975 <0,001
Aorta abdominalis F (6,34) = 104,989 <0,001

Tabelle 28: Denoising-Ergebnisse der ANOVA der CNR der analysierten Organe, Muskeln und Geféal3e.
Ein p-Wert < 0,05 steht fur signifikante Interaktion und bildet die Grundlage fur eine Post-hoc-Analyse
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