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Zusammenfassung:
Beurteilung der zeitlichen Veranderung von Rontgensystemen fir die Mammographie

mittels Halbwertschichtdicke und Rontgenspektren

Das Ziel der vorliegenden Arbeit war, Veranderungen in der Strahlenqualitat durch die
Rontgenrdhrenalterung zu untersuchen. Zu diesem Zweck sollten Messungen der
Halbwertschichtdicke (HVL) und des Rontgenspektrums durchgefihrt werden. Wéhrend die
Messung des Rontgenspektrums als ideale Methode zur Beurteilung der Strahlenqualitét
betrachtet wird, wird jedoch die HVL in der Qualitatssicherung haufig zur Beschreibung der
Strahlenqualitat eingesetzt.

Im Zeitraum eines Jahres wurden wiederholt Messungen der HVL und des Réntgenspektrums
an einem analogen und einem digitalen Mammographiesystem fir die verfugbaren Anoden/
Filter-Kombinationen Molybdan/Molybdén (Mo/Mo), Molybdan/Rhodium (Mo/Rh) und
Wolfram/Rhodium (W/Rh) bei 26 kV, 28 kV und 30 kV Rohrenspannung durchgefiihrt. Die
Aufnahme der Spektren erfolgte mittels Compton-Streutechnik. Die Teil- und Gesamtflachen

B™ berechnet.

der rekonstruierten Spektren, als MaR fiir die Intensitat, wurden mit MATLA
Aufgrund fehlender Korrekturfaktoren fir die Anoden/Filter-Kombinationen Mo/Rh und
W/Rh wurden nur die Halbwertschichtdicken fur die Anoden/Filter-Kombination Mo/Mo
ausgewertet. Die Ergebnisse der HVL-Messungen und der Flachenberechnungen aus den
gemessenen Spektren wurden mit Erkenntnissen aus der Literatur verglichen.

Es zeigte sich eine Zunahme der Halbwertschichtdicke im Messzeitraum um durchschnittlich
10,3 % (7,4 % - 13,7 %) nach einem Jahr. Die Gesamtflache der Spektren nahm ebenfalls um
durchschnittlich 11,9 % (5,7 % - 19,8 %) zu. Die Analyse der Teilflachen ergab eine
Zunahme der Flachen des Bremsspektrums und des charakteristischen K,-Peaks von
Molybdan, wéhrend die Auswertung des charakteristischen Kg-Peaks von Molybdén keinen
Trend in Richtung héherer oder niedriger Werte aufwies.

AuBerdem zeigte das Spektrum der Anoden/Filter-Kombination W/Rh Uberraschend Peaks im
Energiebereich zwischen 17 keV und 23 keV.

Die Zunahme der HVL entsprechend einer zusatzlichen Filterung des Rontgenstrahls war zu
erwarten und steht im Einklang mit den Ergebnissen in der Literatur. Die aus den gemessenen
Rontgenspektren berechneten Flachen zeigten jedoch ebenso eine Zunahme mit der Zeit, was
einer Intensitdtszunahme entspricht und den Ergebnissen in der Literatur widerspricht.

Weitere Untersuchungen sind erforderlich, um die Bedeutung dieser Ergebnisse zu erfassen.



Schlisselworter: Mammographie, Strahlenqualitat, RGhrenalterung, Rontgenspektrum,
Halbwertschichtdicke

Abstract:
Evaluation of the aging of mammaographic x-ray systems by means of half value

layer and x-ray spectra

The objective of this work was to analyze changes in the beam quality due to x-ray tube
aging. For this purpose, measurements of the half value layer (HVL) and the x-ray spectrum
should be conducted. The HVL is commonly used to describe the beam quality in quality
control, while measurements of the x-ray spectra are considered the ideal method for
determining the beam quality.

Over the period of one year, repeated measurements of the HVL and x-ray spectra were
performed on an analogue and a digital mammography unit for the anode/filter combinations
Mo/Mo, Mo/Rh and W/Rh at 26 kV, 28 kV and 30 kV tube voltage. The x-ray spectra were
measured using Compton scattering technique. From the measured spectra, the total areas and
the subareas of the spectra, as a measure of intensity, were calculated using MATLAB™. Due
to unavailable correction factors for the anode/filter combinations Mo/Rh and W/Rh, only the
HVL values of Mo/Mo were analyzed. The results of the chronological changes in HVL and
the calculated areas were compared with findings in the literature.

The HVL of Mo/Mo showed an increase in time of 10.3 % averaged over the studied tube
voltages. Also, the total area was found to increase over time (in average 11.9 %). The
analysis of the chronological changes of the subareas of the bremsspektrum and the
characteristic K, peak of molybdenum showed an increase over time, while the subarea of the
characteristic Kg peak showed no trend to higher or lower area values.

Another interesting finding was the spectral shape of the W/Rh spectra, showing
characteristic peaks in the energy range of 17 keV to 23 keV.

The increase of the HVL, corresponding to an additional filter, was expected and is in
accordance to the works in literature. In contrast, the increase of the areas of the measured x-
ray spectra, which correspond to an increase in intensity, is not consistent with the findings in
literature. Further investigations have to be made in order to assess the significance of these

findings.

Key Words: Mammography, beam quality, tube aging, x-ray spectrum, half value layer
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241Am
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AEC
AlF
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bar
BSF
°C
Cl/kg

cm

DIN
DSP

EN
ESK
eV

fep
FDA
FWHM
FWTM

Ge
Gy

HPGe
HVL
HVL,

Ameritium-241

Massenzahl

American College of Radiology
Analog/Digital-Umwandler

Automatic Exposure Control, Belichtungsautomatik
Anoden/Filter

Aluminium

Amperesekunde = Einheit der Elektrizitdtsmenge. 1 As = 1 C (Coulomb)
Einheit des Drucks, 1 bar = 100 kPa

Back Scatter Factor, Riickstreufaktor

Grad Celsius

Einheit der lonendosis (SI)

Zentimeter, 1 cm = 10% m

Streuwinkel

Energiedosis
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digital signal processing, digitale Signalverarbeitung
Energie
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Full Width at Tenth Maximum, Zehntelwertsbreite
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Planck”sche Wirkungskonstante
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High Purity Germanium

Half Value Layer, 1. Halbwertschichtdicke

2. Halbwertschichtdicke
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I Intensitat

ICRU International Commission on Radiation Units and Measurements
IEEE Institute of Electrical and Electronics Engineers
J lonendosis

K Kerma, Kinetic energy released per unit mass
keV Kiloelektronenvolt

kV Kilovolt, 1 kV =10° V

U Microsekunde, 1 ps = 10° s
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mA Milliampere, 1 mA = 10° A
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mm Al Millimeter Aluminium

Mo Molybdan

MQSA Mammography Quality Standards Act
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tr Rise Time

ts Shaping Time

U Rdntgenrdhrenspannung
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w Wichtungsfaktor
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Z Ordnungszahl = Kernladungszahl der Elemente
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1 Einleitung

1.1 Allgemeines

1.1.1 Aufgaben und Treffsicherheit der Mammographie

Die Mammographie, d.h. die Rontgenuntersuchung der Brust, ist nach wie vor die wichtigste
und aussagekraftigste bildgebende Untersuchungsmethode im Rahmen der
Mammadiagnostik.[42] Sie wird nicht nur in der Abklarung symptomatischer Patientinnen
eingesetzt, sondern auch in der Friherkennung von Brustkrebs bei beschwerdefreien Frauen,
im Monitoring wahrend einer neoadjuvanten Therapie und in der Tumornachsorge.[24]

,.Mit keinem anderen Verfahren kann eine so hohe Treffsicherheit und eine so weitgehende
differentialdiagnostische Abklarung bei abnormen oder verdéachtigen Befunden in der Brust
erzielt werden.“[42]

Die Sensitivitat der Mammaographie, d.h. die Wahrscheinlichkeit eines positiven
Testergebnisses bei Kranken, ist von der Dichte der Brust abhéngig. Die Dichte der Brust
wird durch das Verhaltnis zwischen Bindegewebe, Driisengewebe und Fettgewebe bestimmt.
Binde- und Driisengewebe besitzen eine hohe, Fettgewebe eine niedrige Dichte.[62] Im
fettreichen Gewebe ist die Sensitivitat hervorragend und erreicht nahezu 100 %. Mit
zunehmender Dichte nimmt die Sensitivitat jedoch deutlich ab, sodass der mammographische
Malignomausschluss in sehr dichtem Gewebe unsicher und damit in der Regel nicht
zuverléssig ist. Die Aussagekraft der Mammographie ist somit zu einem grof3en Teil von der
Dichte der Parenchymstrukturen abhangig.

Im Mammographiebefund wird die Dichte des Drlsenkorpers entsprechend einer
Klassifikation des American College of Radiology (ACR) in vier Dichtetypen (ACR I-1V)
angegeben (Tabelle 1).[25] Diese Einteilung erlaubt eine grobe Einschatzung der Sensitivitat
des individuellen Mammogramms bezogen auf Lasionen, die ohne Mikrokalk (Kapitel 1.2.3)
einhergehen. Fur alle Lasionen, die Mikrokalk enthalten, ist die Sensitivitéat der
Mammographie sehr gut und von der Rontgendichte des Umgebungsgewebes weitestgehend
unabhéngig. Ungeféahr die Halfte aller Mammakarzinome enthalten Mikrokalk.

Die Spezifitat der Mammographie, d.h. die Wahrscheinlichkeit eines negativen Befundes bei
Nichtkranken, ist gering. Die meisten in der Mammographie sichtbaren Veranderungen sind,
insbesondere bei kleinen Befunden, unspezifisch. Daher muss jeder auffallige Befund weiter
abgeklart werden.[24, 35, 69]
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diagnostische

Sensitivitat fur

Dichtetyp Beschaffenheit der Brust Zuverlassigkeit Karzinome

ACRI tiberwiegend lipomatds sehr hoch ca. 98 %
Anteil an Driisengewebe: < 25 %

ACRII fibroglandular hoch ca. 90 %
Anteil an Driisengewebe: 25-50 %

ACR Il inhomogen dicht reduziert* ca. 70 %
Anteil an Driisengewebe: 50-75 %

ACR IV extrem dicht stark reduziert** ca. 40-50 %

Anteil an Driisengewebe: >75 %

Tabelle 1: Dichtetypen im Mammogramm nach ACR [25]
* ergdnzende Diagnostik empfohlen ** ergénzende Diagnostik dringend empfohlen

1.1.2 Das Mammakarzinom

Das Mammakarzinom ist ein maligner epithelialer Tumor des Brustdriisengewebes und geht

von den Epithelzellen der Milchgénge (duktales Karzinom) oder der Driisenldppchen

(lobuldres Karzinom) der Brust aus. Brustkrebs ist die hdufigste Krebserkrankung bei Frauen

in Osterreich mit einem Anteil von knapp 29 % an allen bosartigen Neubildungen
(Abbildung 1).[98]

Haufigste bosartige Neubildungen der Frau
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E Magen Niere Bl andere Tumoren

Abbildung 1: Die héaufigsten bosartigen Neubildungen der Frau (Stand 2010)
Quelle: STATISTIK AUSTRIA [98] NHL Non-Hodgkin-Lymphome
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Die altersstandardisierte Inzidenz, das heift, die Rate der Neuerkrankungen, betragt 70,6
Frauen pro 100 000 Einwohner pro Jahr (Stand 2010, [98]). Die Neuerkrankungsrate steigt
kontinuierlich mit dem Alter an, wobei in zunehmendem MaRe auch jlingere Frauen zwischen
dem 20. und 35. Lebensjahr betroffen sind.[62] Das Risiko, an einem Mammakarzinom vor
dem 75. Lebensjahr zu erkranken, liegt bei 7,6 %.[98]

Die Inzidenz des Mammakarzinoms unterscheidet sich in den verschiedenen Regionen der
Welt. Sie variiert zwischen 19,3 in Ostafrika und 89,7 pro 100 000 Frauen in Westeuropa. In
entwickelten Regionen der Welt (ausgenommen Japan) erkranken mehr Frauen pro Jahr an
Brustkrebs. In den meisten Entwicklungsléandern ist die Neuerkrankungsrate niedrig
(Abbildung 2).

Das Mammakarzinom ist weltweit die haufigste zum Tode fuhrende bdsartige Erkrankung der
Frau. Im Jahr 2009 starben 1594 Frauen in Osterreich an dieser Erkrankung.[21, 98]

Ostafrika
Zentralafrika
Siid-/Zentral-Asien
Ostasien
Zentralamerika
Siid-Ost-Asien
Westafrika
Westasien
Nordafrika
Sidafrika

Welt mInzidenz
Karibische Inseln B Mortalitat
Slidamerika
Zentral-/Osteuropa
Siideuropa
Nordamerika
Nordeuropa
Australien
Westeuropa
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Altersstandardisierte Raten

Abbildung 2: Weltweite, altersstandardisierte Inzidenz und Mortalitat von Brustkrebs
bei Frauen, Schétzungen 2008 nach [21]

Die altersstandardisierte Rate der Neuerkrankungen ist in Osterreich in den letzten 10 Jahren
um 5 % zurtickgegangen. Auch die Mortalitét, das heil3t das Risiko fiir Frauen, an einem
Mammakarzinom zu sterben, ist in den letzten 10 Jahren um 25 % gesunken (Abbildung 3).
Der Grund fur den Rickgang der Sterblichkeit liegt vor allem darin, dass Brustkrebs durch

vermehrte VVorsorgeuntersuchungen haufiger und in einem fritheren Stadium erkannt
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wird.[98]. Die Mammographie ist dabei eine der wichtigsten und effizientesten
diagnostischen MaRnahmen zur Friherkennung und Diagnose des Brustkrebs.[5]

Inzidenz und Mortalitat von Brustkrebs im Zeitverlauf
1983 - 2010
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Abbildung 3: Altersstandardisierte Inzidenz und Mortalitat von Brustkrebs
zwischen 1983 und 2010. Quelle: STATISTIK AUSTRIA [98]

1.2 Die weibliche Brust

1.2.1 Aufbau und Struktur

Die weibliche Brust (Mamma) ist die gréfite Driise des menschlichen Korpers.[24] Sie besteht
aus Haut, subkutanem Gewebe sowie Brustdriisengewebe und liegt direkt unterhalb des
Unterhautfettgewebes auf dem Brustmuskel (M. pectoralis). Der Driisenkdrper ist aus
Drisengewebe und Fettgewebe aufgebaut, das von Bindegewebe umgeben und gekammert
wird. Das reife Drusengewebe setzt sich aus bis zu 20 kegelférmigen Driisenlappen (Lobi
glandulae mammariae) zusammen, die durch jeweils einen Milchgang (Ductus lactiferus) mit
der Mamille in Verbindung stehen und durch Binde- und Stlitzgewebe getrennt sind. Jeder
Drisenlappen gliedert sich wiederum in bis zu 80 Drusenl&ppchen (Lobuli), in denen sich das
Milchgangsystem bis zu den etwa 30 Sekretionseinheiten aufzweigt (Abbildung 4). Die
Sekretionseinheit (terminale duktulolobuldre Einheit) besteht aus dem terminalen Milchgang
(terminaler Duktulus) und dem Drisenendstiick (Azinus). In den Lobuli wird unter dem
Einfluss von weiblichen Geschlechtshormonen nach der Schwangerschaft Muttermilch
produziert. Von den Drisenldppchen gehen Milchgange aus, die sich hinter der Brustwarze
(Mamilla) zu Milchsacken erweitern und letztlich als Hauptmilchgange im Bereich der

Brustwarze miinden.[6, 24]
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Die Strukturen der weiblichen Brust unterscheiden sich in ihrer physikalischen Dichte bzw.
Ordnungszahl kaum und besitzen daher nur geringe Unterschiede in der Absorption von
Rontgenstrahlung. Dariiber hinaus weist die weibliche Brust aufgrund ihrer konischen Form
vom thoraxwandseitigen Brustansatz bis zur Mamille erhebliche Objektdickenunterschiede
auf.[60]

Diese anatomischen Besonderheiten der weiblichen Brust erfordern daher eine Réntgen-

darstellung, die sich grundlegend von der anderer Organe unterscheidet.

Porus
excretorius

i S

. Mamilla N--- Basalmembran
n . \E 8 hel
~«.~ Areola terminaler | % T4 Myothe
Duktulus_ T =
— ¥ ---Lappchen
| grenze
Lobulus 4
¥O o /---Azinus

('b \l [ [ TDLE (terminale duktulo-
/ ; | lobuldre Einheit)

Abbildung 4: Schematischer Aufbau des Driisenkérpers der weiblichen Brust
bei der geschlechtsreifen Frau mit Darstellung einer tubulér verzweigten Einzeldriise. Modifiziert nach [7]

1.2.2 Physiologische Veranderungen der Brustdrise

Die Anatomie der weiblichen Brust und damit das mammographische Bild sind wechselnden
hormonellen Einflissen unterworfen. Die Gewebsdichte der Mamma unterliegt im Rahmen
des ovariellen Zyklus, der Schwangerschaft und Laktation sowie durch den Alterungsprozess
stetigen Schwankungen. Der endogene Hormonspiegel und exogen zugefihrte Praparate, in
Form der hormonalen Kontrazeption sowie der hormonalen Substitution in der Post-
menopause, beeinflussen die Sensitivitat und Spezifitdt der mammographischen
Untersuchung.[5, 24]

Das Wachstum und die Funktion des weiblichen Brustdriisengewebes werden durch eine
komplexe Interaktion von hormonalen Faktoren reguliert. Von besonderer Bedeutung sind die

agonistischen und antagonistischen Effekte von Ostrogenen und Progestagenen.[6, 62]
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Die Dichte des Driisengewebes wird durch Epithelproliferation, VVaskularisation, interstitielle
Flussigkeitsansammlungen und sekretorische Aktivitaten beeinflusst.[6] Neben den
hormonalen Faktoren werden die Dichteveranderungen im Mammogramm auch durch die
individuelle Konstitution, die Zahl der ausgetragenen Schwangerschaften, die Zyklusphase
sowie durch benigne Brusterkrankungen, Lebensalter und eine vorangegangene
Strahlentherapie bestimmt.[5]

Im normalen Menstruationszyklus werden Schwankungen der Gewebsdichte durch den
zyklischen Ablauf der Ovarialfunktion bestimmt. Wahrend der ersten Halfte des Zyklus, der
Follikelphase, dominiert die Ostrogensekretion. Die Dichte des Driisengewebes ist geringer
als in der zweiten Zyklushélfte, der Lutealphase. Zum Zeitpunkt der Ovulation kommt es zu
einem geringen Wachstum der Milchgange.[62] Die Lutealphase zeichnet sich durch
besonders hohe endogene Ostrogen- und Progesteronspiegel aus.[5] In dieser Phase wird
vermehrt Flussigkeit eingelagert, was zu einer VergroRerung und Verdichtung des Brust-
driisengewebes fuhrt.[24, 62] Die h6here mammographische Gewebsdichte in der Luteal-
phase geht mit einem Verlust in der Sensitivitat und Spezifitat der mammographischen
Diagnostik einher. Aus diesem Grund sollte die Mammographie in der Follikelphase durch-
gefiihrt werden.[5]

Die Beurteilbarkeit der Brust im Mammogramm andert sich aufgrund physiologischer
Verdnderungen im Laufe des Lebens einer Frau. Bis zum 30. Lebensjahr besteht die Brust in
der Regel tberproportional aus Drisengewebe, wodurch sie mammographisch als sehr dicht
imponiert und daher schwer zu beurteilen ist.

In der Schwangerschaft wird die Brust zu einer funktionstiichtigen Drlise ausgebaut. Durch
Gewebeproliferation tritt eine ausgepragte Verdichtung des Driisengewebes auf. Binde- und
Fettgewebe werden durch Drisenepithelien ersetzt.[62]

Wahrend der Stillzeit dominieren Hypervaskularisation und Odemneigung unter dem Einfluss
der gesteigerten Prolaktinsekretion.

Ab dem 30. bis 40. Lebensjahr kommt es aufgrund der abnehmenden Ovarialfunktion
physiologischerweise zu einer Riickbildung des Driisengewebes zugunsten des Fettgewebes.
[24, 62] Der Drisenkérper wird zunehmend durch Fettgewebe ersetzt, wodurch es zu einer
progredienten Abnahme der Gewebsdichte kommt. Diese zunehmende Transparenz fihrt zu
einer besseren Beurteilbarkeit der Bruststrukturen im Mammogramm.

Im Senium ist nahezu der gesamte Driisenkdrper durch Fettgewebe und geringe Mengen
Bindegewebe ersetzt.[6] Die Mammographie hat in dieser Lebensphase die héchste

diagnostische Aussagekraft.[62]
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Die kontinuierliche Einnahme von Ostrogenen und Gestagenen im Rahmen einer Hormon-

ersatztherapie fiihrt andererseits zur Gewebsdichtezunahme.

1.2.3 Pathologische Veranderungen der weiblichen Brust

Die pathologischen Veranderungen der weiblichen Brust sind im Friihstadium sehr klein und
unterscheiden sich in ihren physikalischen Eigenschaften nur gering von jenen des gesunden
Brustgewebes. Die wichtigste Erkrankung der weiblichen Brust ist das Mammakarzinom.
Neben den Karzinomen gibt es eine Reihe von gutartigen Erkrankungen, wie das
Fibroadenom und die fibrozystische Mastopathie.[7]

Brustpathologien zeigen sich im Mammogramm in Form von suspekten Verdichtungen, die
sich in ihrem linearen Schwachungskoeffizienten vom umgebenden Gewebe nur wenig
unterscheiden (Abbildung 5), sowie in Form von suspekten Mikroverkalkungen. Diese
Mikroverkalkungen, insbesondere gruppierter Mikrokalk, kdnnen ein Zeichen flr einen
malignen Prozess sein und sind bereits bei nichtinvasiven Formen des Mammakarzinoms im
Mammogramm nachweisbar.[60] Die Aussagekraft der Rontgenmammographie héngt bei
pathologischen Veranderungen, die nicht mit Mikroverkalkungen einhergehen, zu einem

grol3en Teil von der Dichte der Driisengewebestrukturen ab.[24]

1.0 - N
0.8 —— Breast Tumour
£ A\ — - Fibroglandular Tissue
0.6 \ - - Adipose Tissue
L,
=
0.2
0.1 . L
10 20 40 60 80 100

Energy [keV]

Abbildung 5: Schwéchung von Brustgeweben
nach [84]. Die linearen Schwachungskoeffizienten p von Driisen- und Tumorgewebe zeigen nur geringe
Unterschiede.

Da die Unterschiede in der Dichte und dem physikalischen Kontrast, sowohl der
anatomischen Strukturen der Brust als auch der pathologischen Zeichen, sehr gering sind,
wird fur die Bildgebung der weiblichen Brust ein spezielles Bildgebungsverfahren mit hoher
Kontrastempfindlichkeit benétigt.[72]
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1.3 ROntgenstrahlerzeugung und Roéntgenspektrum

,.Die Rontgenstrahlung liegt im kurzwelligen Grenzbereich des elektromagnetischen
Spektrums und gehort damit zur Gruppe der ionisierenden Strahlungen.“[41]
Rontgenstrahlen entstehen, wenn energiereiche Elektronen mit Materie wechselwirken und
ihre kinetische Energie in elektromagnetische Strahlung umgewandelt wird.[12] ,,Hinsichtlich
Erzeugung und Eigenschaften unterscheidet man zwischen charakteristischer
Rontgenstrahlung und Bremsstrahlung.““[41] In der medizinischen Bildgebung werden
Rontgenrdhren zur Erzeugung von Rontgenstrahlen verwendet.

Eine Rontgenrohre besteht im Prinzip aus einem Elektrodenpaar in einer Vakuumrohre
(Abbildung 6). Die negativ geladene Kathode dient zur Erzeugung der Elektronen. Sie besteht
aus einer Gluhwendel aus Wolfram, die von Strom durchflossen und dadurch bis zum Gliihen
erhitzt wird. Da die thermische Geschwindigkeit der Elektronen bei so hohen Temperaturen
ausreicht, um aus dem Metall austreten zu kdnnen, kommt es zur thermischen Emission von
Elektronen aus dem Kathodenmaterial. Je hoher die Temperatur der Wolframwendel ist, desto
mehr Elektronen werden emittiert. Der Heizstrom, der die Kathodentemperatur bestimmit,
regelt also die pro Zeiteinheit von der Kathode zur Anode gelangende Anzahl von Elektronen,
d.h. den Réhrenstrom.[40] Zwischen Kathode und der positiv geladenen Anode liegt eine
Potentialdifferenz, die R6hrenspannung. Die freigesetzten Elektronen werden durch das starke
elektrische Feld in Richtung Anode beschleunigt. Dabei gewinnen sie eine kinetische Energie,
die sich aus dem Produkt aus Elementarladung e und Réhrenspannung U ergibt und in keV

gemessen wird.[57]

Vakuumrihre

Kathode

Elektronen
L]

Abschirmung
Rintgenstrahlen

Abbildung 6: Prinzip einer Rontgenréhre
modifiziert nach [1]
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Im Anodenmaterial werden die Elektronen durch die anziehenden Kréfte des Kernfelds der
Anodenatome aus ihrer urspriinglichen Flugrichtung abgelenkt und verlieren einen Teil ihrer
Bewegungsenergie. Der Verlust an kinetischer Energie fuhrt zur Emission von Rontgen-
strahlung, da elektromagnetische Strahlung immer dann entsteht, wenn eine elektrische
Ladung beschleunigt wird. Die Energie der erzeugten Photonen ist umso hoher, je starker der
Verlust der kinetischen Energie des Elektrons, d.h. die Abbremsung, ist. Diese Form der

Rontgenstrahlung wird als Bremsstrahlung bezeichnet (Abbildung 7 und Abbildung 8).

Abbildung 7: Schema der Entstehung von Bremsstrahlung
am Beispiel eines Molybdéan-Atoms nach [12].

Die einfallenden Elektronen und die emittierten Rontgenstrahlen werden vom Anoden-
material je nach Eindringtiefe in unterschiedlichem Ausmal geschwacht. Dabei wird die
Intensitdt von niederenergetischeren Rontgenstrahlen starker reduziert, als jene mit hoheren
Energien. AuBerdem kann die Energielibertragung in einem oder mehreren Schritten erfolgen.
Dadurch ergibt sich ein kontinuierliches Spektrum an Photonen mit unterschiedlichen
Energien, das sogenannte Bremsstrahlungsspektrum. Die niederenergetischen Anteile des
Bremsspektrums besitzen eine geringe Durchdringungsfahigkeit, die hherenergetischen
Anteile sind starker durchdringend.[57]

Dem kontinuierlichen Bremsspektrum sind die diskreten Linien der sogenannten
charakteristischen Strahlung tberlagert (Abbildung 8).

Die charakteristische Strahlung entsteht, wenn ein einfallendes Elektron ein Hullenelektron
aus dem Atomverband des Anodenmaterials herausschlagt (Abbildung 9). Ein Elektron kann
aus dem Atomverband geldst werden, wenn die kinetische Energie des stoRenden Elektrons
groler ist als die Energie, mit der das Hullenelektron an den Atomkern gebunden ist. Jedes
Elektron im Atom besitzt eine Bindungsenergie, die von der Entfernung vom Kern und damit
von der Elektronenschale abhangt, in der es sich befindet.
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Aﬁl charakteristsiche
K Strahlung

maximale
Photonenenergie
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Energie [keV]
Abbildung 8: Bremsstrahlung und charakteristische Strahlung

Das Réntgenspektrum setzt sich aus dem Bremsspektrum (rot) und der dem Bremsspektrum berlagerten
charakteristischen Strahlung des Anodenmaterials (blau) zusammen.

Die Elektronen in der K-Schale sind am stérksten an den Kern gebunden und besitzen die
grofite Bindungsenergie. In Tabelle 2 sind die Bindungsenergien der in der Mammographie
verwendeten Anodenmaterialien Molybdéan, Rhodium und Wolfram angegeben.

Das Elektron hinterl&sst eine Vakanz, d.h. einen freien Platz in einer inneren Elektronenhiille.
Diese Innenschalenvakanz wird durch den Ubergang eines Elektrons von einer duleren
Elektronenhdille aufgefullt, wobei ein charakteristisches Rontgenphoton emittiert wird. Dieses
Photon besitzt eine Energie, die der Differenz der Bindungsenergien der beiden beteiligten
Elektronenschalen entspricht. Da sich die Bindungsenergien von Element zu Element
unterscheiden, haben die emittierten Rontgenstrahlen diskrete Energien, die fur das Element
charakteristisch sind. Eine Vielzahl dieser Emissionen flihrt zu diskreten Energielinien, die
dem kontinuierlichen Bremsstrahlungsspektrum Gberlagert sind.

17.5 keV

Abbildung 9: Schema der Entstehung von charakteristischer Rontgenstrahlung
am Beispiel eines Molybdéan-Atoms nach [12].
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Elektronenschale Molybdan Rhodium Wolfram
K 20,0 23,2 69,5
L 2,8/ 2,6/ 2,5 3,4/ 3,1/ 3,0 12,1/ 11,5/ 10,2

Tabelle 2: Elektronenbindungsenergien in keV
von in der Mammographie verwendeten Anodenmaterialien nach [12].

Die im diagnostischen Energiebereich dominierenden charakteristischen Rontgenstrahlen
stammen von K-Schalen-Liicken, die von Elektronen aus den L-, M- und N-Schalen
aufgefullt werden. Jene Schale, die das Elektron aufnimmt, bezeichnet den charakteristischen
Rontgeniibergang. Der Index o oder B zeigt an, ob ein Ubergang von einer angrenzenden
Schale (a) oder einer nicht angrenzenden Schale (B) stammt. Die Bezeichnung K, zum
Beispiel bezieht sich dementsprechend auf einen Elektroneniibergang von der L- in die K-
Schale, Kg auf einen Elektroneniibergang von M-, N- oder O-Schale zur K-Schale. Eine Kg-
Rontgenstrahlung ist energiereicher als eine K,-Strahlung. Innerhalb jeder Schale gibt es
Unterschalen, die zu einer feinen Energieaufspaltung der charakteristischen Rontgenstrahlen
fihrt (z.B. Kq1, Kg2).[12] In Tabelle 3 sind die charakteristischen Réntgenstrahlenenergien der
K-Schale angegeben.

Schaleniibergang Molybdan Rhodium Wolfram
Kai 17,48 20,22 59,32
Ka2 17,37 20,07 57,98
K1 19,61 22,72 67,24

Tabelle 3: Charakteristische Réntgenstrahlenenergien der K-Schale in keV
von in der Mammographie verwendeten Anodenmaterialien nach [12]. Es sind nur prominente Ubergénge
aufgelistet.

Charakteristische Rontgenstrahlung entsteht jedoch nur dann, wenn die von der Réntgen-
rohrenspannung beschleunigten Elektronen eine groRere kinetische Energie als die
korrespondierenden Bindungsenergien der K-Absorptionskante des Anodenmaterials
besitzen. Das Beschleunigungspotential muss zum Beispiel im Falle einer Molybdananode
groler 20 kV sein, um charakteristische Rontgenstrahlen zu erzeugen.[65] Ein
Rontgenspektrum besteht also immer aus einem Bremsspektrum, dem ein charakteristisches

Spektrum Uberlagert sein kann.
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Die unterschiedlichen Photonenenergien des Rontgenspektrums charakterisieren die Qualitat
der Rontgenstrahlung, die neben der Durchdringungsfahigkeit einen grof3en Einfluss auf die
Kontrastgebung hat.[57]

Um den wichtigen hohen Gewebekontrast mammographischer Untersuchungen zu erreichen,
sind in der Mammographie Rontgenroéhren erforderlich, die aufgrund der speziellen
Eigenschaften ihres Anodenmaterials und den Einsatz besonderer Filter im Vergleich zu
sonstigen Diagnostikrohren eine besonders niederenergetische Rontgenstrahlung

erzeugen.[35]

1.4 Wechselwirkung der Photonenstrahlung mit Materie

Photonen kénnen beim Eindringen in eine Materieschicht mit freien und gebundenen
Elektronen der Elektronenhiille, den Atomkernen und elektrischen Feldern der Atomkerne
wechselwirken. Diese Wechselwirkungen fiihren zu einer Abnahme der Intensitat des
Photonenstrahls, das heift der Zahl der Photonen pro Zeit und Flacheneinheit. Der
Intensitatsverlust ist von der Materialdicke, der Zahl der Elektronen pro Volumeneinheit und
der Wahrscheinlichkeit des Eintritts einer Wechselwirkung abhé&ngig. Die Wahrscheinlichkeit
fiir eine Wechselwirkung eines Strahlenbiindels mit einem Absorber wird mit dem
sogenannten Wirkungsquerschnitt o beschrieben. Der Wirkungsquerschnitt ¢ hat die Einheit
einer Flache mit der SI-Einheit Quadratmeter (m?).[49]

Bei den in der Rontgenmammaographie verwendeten maximalen Photonenenergien von etwa
25 keV bis 35 keV kommen als Wechselwirkungsprozesse die klassische Streuung, der
Photoeffekt und Compton-Effekt in Frage.[11]

1.4.1 Klassische Streuung

Bei der klassischen Streuung, die auch als Rayleigh-Streuung oder kohéarente Streuung
bezeichnet wird, kommt es durch die Wechselwirkung des einfallenden Photons mit einem

Atom zur Anregung des gesamten Atoms (Abbildung 10).

Klassische Streuung

gestreutes Photon

Abbildung 10: Schematische Darstellung der klassischen Streuung
modifiziert nach [16]
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Das einfallende Photon regt die Elektronen in der Hulle kurzfristig zu erzwungenen
Schwingungen an. Die Frequenzen des einfallenden Photons und der Elektronenschwingung
sind dabei gleich. Die schwingenden Elektronen des Atoms wirken wie ein Sender und
strahlen die vom Photon absorbierte Energie in Form eines Photons wieder vollstandig ab.
Das emittierte Photon besitzt die gleiche Energie, aber eine andere Richtung als das
einfallende Photon. Generell ist der Streuwinkel zwischen einfallendem und abgestrahltem
Photon umso gréRer, je hoher die Rontgenstrahlenenergie ist.[11, 49]

Bei der klassischen Streuung werden keine Elektronen aus dem Atomverband freigesetzt und
daher kommt es zu keiner lonisation. Da auch keine Energietibertragung auf Materie
stattfindet, wird die klassische Streuung auch als elastische Streuung bezeichnet.
Rontgenquanten, die auf klassische Weise gestreut werden, sind infolge der Anderung ihrer
Flugrichtung fir die Bildgebung unbrauchbar. Denn nur solche Photonen sind bildgebend, die
sich auf direktem Wege von ihrem Entstehungsort bis zum Ort der Detektion bewegen. Die
Detektion des gestreuten Photons fuhrt einerseits zu einer Minderung der Bildqualitat und
erhoht andererseits die Strahlendosis fur den Patienten.

Die Rayleigh-Streuung tritt vor allem bei sehr niedrig energetischer diagnostischer Rontgen-
strahlung auf, wie sie in der Mammographie verwendet wird.[11] Fir Photonenenergien tiber
etwa 10 keV nimmt der Wirkungsquerschnitt der klassischen Streuung, oy, anndhernd mit
dem Quadrat der Photonenenergie ab.[49] Der Wirkungsquerschnitt oy ist weiters von der
Dichte des Absorbers und der Ordnungszahl der Materie abhangig. Fiir oy gilt annahernd (1):
[49]

25 Z 15

P
E7

Oy < p (1)

) 2
A-Ey

Im Weichteilgewebe macht die Rayleigh-Streuung ungefahr 12 % der Wechselwirkungen bei
ca. 30 keV aus.[11]

1.4.2 Photoeffekt

Beim Photoeffekt, auch als Photoionisation oder Photoelektrischer Effekt bezeichnet,
Ubertragt das einfallende Photon seine gesamte kinetische Energie Exi, auf ein Hullenelektron
in der K-, L- oder M-Schale. Dieses Elektron wird aus dem Atom freigesetzt (Abbildung 11).
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Photoeffekt

Abbildung 11: Schematische Darstellung des Photoeffekts
modifiziert nach [16]

Die Photoionisation findet nur dann statt, wenn die kinetische Energie E, des Photons gleich
groR oder groler als die Bindungsenergie E, des abgestrahlten Elektrons ist.[11] Die
Kinetische Energie des emittierten Photoelektrons E; ist gleich der Photonenenergie des

einfallenden Photons Eo minus der Bindungsenergie des Schalenelektrons E;, (2):

E,=E,—E )

e

Beim Photoelektrischen Effekt handelt es sich um einen Absorptionsprozess, da die Energie
des einfallenden Photons vom Atom vollstandig absorbiert wird. Durch die photoelektrische
Wechselwirkung wird das Atom ionisiert. Das freigesetzte Elektron hinterlésst eine Liicke in
der inneren Elektronenschale. Diese Liicke wird durch ein Elektron aus einer hdheren Schale
mit einer niedrigeren Bindungsenergie besetzt. Dieses Elektron hinterldsst selbst wiederum
eine Lucke, die wiederum von einem Elektron aus einer héheren Schale mit noch niedrigerer
Bindungsenergie aufgefiillt wird. So kommt es zu einer Elektronenkaskade von dufReren zu
inneren Schalen. Die Differenz in der Bindungsenergie wird dabei in Form von Sekundar-
strahlung abgegeben. Diese Sekundarstrahlung besteht wie die charakteristische Réntgen-
strahlung aus Photonen, die ein diskretes Spektrum aufweisen, und wird als Réntgen-
Fluoreszenz-Strahlung bezeichnet. Die Energie der Fluoreszenzstrahlung ist von der
Bindungsenergie der beteiligten Elektronen abhangig. Daher wird die Zusammensetzung des
Spektrums vom jeweiligen Material bestimmt und kann zur Materialanalyse verwendet
werden.[11, 57, 65, 77]

Auf seinem Weg durch die Materie verliert das freigesetzte Elektron schnell seine Energie
und bewegt sich nur eine relativ kurze Strecke von seinem Entstehungsort weg. Die Energie
des Elektrons wird in der Materie nahe der photoelektrischen Wechselwirkung

abgegeben.[71]
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Der Photoelektrische Effekt dominiert bei Photonenenergien unter 100 keV. Der Wirkungs-
querschnitt des Photoeffekts, opp, ist von der Kernladungszahl Z, der Photonenenergie E
sowie der Dichte p abhé&ngig. Je hoher die Ordnungszahl Z eines Elements ist, desto
wahrscheinlicher wird der photoelektrische Effekt. Mit steigender Photonenenergie nimmt der

Wirkungsquerschnitt stark ab. Es gilt fur E, << 511 keV folgende Naherung (3) [49]

Z n-1
3
EV

Opn ® P mit 4 (hohe Z) <n <4,5 (niedrige 2) 3)

Auch wenn die Wahrscheinlichkeit fiir den Photoeffekt generell mit wachsender Photonen-
energie sinkt, steigt sie bei denjenigen Quantenenergien, die gerade den Bindungsenergien der
Elektronen in den einzelnen Schalen der absorbierenden Atome entspricht, sprunghaft an. Die
graphische Darstellung des Massenabsorptionskoeffizienten u/p zeigt bei diesen Energien
Diskontinuitaten (Abbildung 12). Diese sprunghafte Vergréfierung des Absorptions-

koeffizienten wird als Absorptionskante bezeichnet.[33].
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Abbildung 12: Massenabsorptionskoeffizient u/p von Molybdan
nach [38]. w/p sinkt zwar mit steigender Photonenenergie, zeigt aber bei ca. 2,5 (L3), 2,6 (L2), 2,9 (L1) und 20
keV (K) eine sprunghafte VergroBerung auf ein Mehrfaches des urspriinglichen Wertes.
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1.4.3 Compton-Effekt

Beim Compton-Effekt tbertragt das einfallende Photon einen Teil seiner kinetischen Energie
und seines Impulses auf ein Hillenelektron (Compton-Absorption) und wird in einem Winkel
von 0-180 ° inelastisch gestreut (Compton-Streuung). Das gestol3ene Elektron verlésst den
Atomverband (Abbildung 13).[47] Es erhalt als kinetische Energie den bei der Wechsel-
wirkung Ubertragenen Energiebetrag vermindert um seine Bindungsenergie.[57] Das gestreute
Photon besitzt also eine geringere kinetische Energie und eine andere Flugrichtung als das

einfallende Photon.

gestreutes
Photon

Compton-Streuum

Abbildung 13: Schematische Darstellung des Compton-Effekts
modifiziert nach [16]

Das einfallende Photon tbertragt beim Compton-Effekt niemals seine gesamte Energie auf
das Elektron. Die Menge der abgegebenen Energie ist vom Streuwinkel abhéngig. Sie ist bei
einem Winkel von 180 ° (Ruckstreuung) am groRten. Da nur ein Teil der Energie des
einfallenden Rontgenstrahls an den Detektor abgegeben wird, ist der Compton- Effekt in der
Rontgenspektroskopie unerwinscht.

Der Wirkungsquerschnitt des Compton- Effekts wird durch die Klein-Nishina-Formel
beschrieben. Er ist proportional zum Verhaltnis der Ordnungszahl Z und der Massenzahl A
des Absorbers und sinkt mit steigender Photonenenergie.

In grober Naherung gilt fiir Photonenenergien zwischen 0.2 und 10 MeV (4):[49]

1
E n

o ocp-% (n = 0,5 bis 1) )

Der Compton-Effekt ist bei Photonenenergien um 1 MeV wesentlich.[46]
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1.5 Strahlenqualitat und Bildqualitat
1.5.1 Definitionen

1.5.1.1 Die Bildqualitat

,,unter Qualitat eines Mammographiebildes wird die Eigenschaft verstanden, die
Schwéachung der Rontgenstrahlung in der Brust moglichst objektgetreu in ein wahrnehmbares
Bild zu Ubertragen.“[34]

Die Bildqualitat wird von einer Reihe physiologischer, physikalisch-technischer und
Bildbetrachtungs-Faktoren beeinflusst. Dicke und Dichte der Brust haben einen Einfluss auf
die Bildqualitat. Die Strahlenqualitét, die optische Dichte, der Kontrast und die Unscharfe
beeinflussen die Bildqualitat ebenso wie die Empfindlichkeit des Film-Foliensystems, das
Rauschen, die Auflésung und die Modulationsubertragungsfunktion. Auch das Sehrauschen
des Betrachters, die Leuchtdichte des Schaukastens oder Blendungen haben Einfluss auf die
Bildqualitét.[62]

Die wichtigsten KenngroRen der Bildqualitat sind Kontrast, Schéarfe und Rauschen.[34]

1.5.1.2 Die Strahlenqualitat

Unter dem Begriff Strahlenqualitét eines Rontgenstrahls wird die Energieverteilung der
Photonen verstanden.[63] Die Strahlenqualitét eines Rontgenstrahls wird also durch das
Rontgenenergiespektrum beschrieben.[83] Es handelt sich um einen allgemeinen
strahlenphysikalischen Begriff zur Charakterisierung ionisierender Strahlung hinsichtlich
ihrer Durchdringungsfahigkeit und damit ihrer biologischen Wirkung. Die Strahlenqualitét ist
somit ,,ein MaR fiir das Durchdringungsvermdgen eines Réntgenstrahlenbiindels.“[99]

Eine genaue Kenntnis der Energieverteilung der Rontgenstrahlen ist essentiell, um die im
Patienten auftretenden Wechselwirkungen der Rontgenstrahlung mit Gewebe, und jenen
Prozess, der zur Bildentstehung flhrt, sowie die Strahlendosis, die der Patient erhélt,
vollstandig zu verstehen. Nur so kann eine optimale Darstellung der weiblichen Brust und

damit eine zuverléssige Aussage tUber mogliche Pathologien garantiert werden.[15]
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1.5.2 Kontrast

1.5.2.1 Kontrastbegriffe

Die Dichtedifferenz zwischen Bildpunkten unterschiedlicher Schwarzung auf einer Rontgen-
aufnahme wird als Bildkontrast bezeichnet. Der Bildkontrast ist das Resultat aus Objekt-
kontrast, Strahlenkontrast und Filmkontrast.

Der Objektkontrast gibt Dichtedifferenzen im abzubildenden Objekt an und ist von
physiologischen Faktoren, wie Dichte, Dicke und Ordnungszahl des Objekts, abhéngig.

Der Strahlenkontrast ist die Differenz der Strahlungsintensitaten hinter dem Objekt.[62] Er
entsteht durch die lokal unterschiedliche Schwéchung der Rontgenstrahlung in der Brust.[28]
Der Filmkontrast bestimmt den Belichtungsumfang eines Filmes, d.h. die Grol3e der Dichte-
unterschiede, mit denen der Strahlenkontrast in den Bildkontrast umgesetzt wird.[62] ,,Ein
optimaler Bildkontrast wird dann erreicht, wenn der Strahlenkontrast an Objektkontrast und
Filmkontrast angepasst wird.*“[62]

Der Kontrast C kann definiert werden als relative Intensitatsdifferenz zwischen Objekt I, und
Umgebung |; bezogen auf die Umgebungsdichte 1; (5):[57]

! 5)

1.5.2.2 Strahlenqualitat und Kontrast

Der Strahlenkontrast hat seine Ursache in physikalischen Eigenschaften des Objektes und
deren Wechselwirkung mit der Rontgenstrahlung.[57] Das Strahlenbtindel wird durch die
Wechselwirkung mit verschiedenen Gewebsarten und Gewebsverteilungen mehr oder
weniger stark geschwacht. Das AusmaR der Schwéachung ist von der Qualitat der Réntgen-
strahlung und den Eigenschaften des Gewebes abhingig. Zu diesen zdhlen die Dichte p und
die Ordnungszahl Z.[28]

Die Strahlenqualitat der Réntgenstrahlung hat einen grof3en Einfluss auf den Strahlen-
kontrast.[35] Die Darstellung der Brustdriise erfordert ein Rontgenspektrum, das groRe
Wechselwirkung mit dem Brustgewebe eingeht und dadurch einen hohen Strahlenkontrast
bewirkt.[62] Der Strahlenkontrast ist von den physikalischen Eigenschaften des
darzustellenden Objekts abhangig. Denn die Dichte, die Dicke und die Ordnungszahl legen
die Absorptionsfahigkeit des Objekts fest. Der Kontrast nimmt mit zunehmender Dichte eines

Objektes zu, da Wechselwirkungen zwischen Strahlung und der durchstrahlten Materie umso
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wahrscheinlicher sind, je dichter das Objekt ist. Mit zunehmender Dicke des durchstrahlten
Objekts wéchst der Kontrast zur Umgebung. Wenn die Breite eines Objekts jedoch in der
GroRenordnung bzw. unterhalb der Zeichenschérfe liegt, sinkt der Kontrast. Je gréRer die
Ordnungszahl des durchstrahlten Materials ist, desto hoher ist die Wahrscheinlichkeit fur eine
Wechselwirkung.[29]

Mit zunehmender Photonenenergie nimmt der Kontrast ab, da sich die Schwachungs-
koeffizienten der einzelnen Gewebe immer weniger unterscheiden. Der lineare
Schwéchungskoeffizient i nimmt mit der 3. Potenz der Ordnungszahl sowie der Dichte des

durchstrahlten Gewebes zu und mit der Photonenenergie ab (6):

(6)

Im Bereich kleiner Kontraste sind die Teilintensitaten I; und I, anndhernd gleich. Der
Strahlenkontrast C wird dann von der Dicke d, sowie der Differenz zwischen den
Schwéchungskoeffizienten U, des abzubildenden Details und p; der Umgebung in der Brust
bestimmt (7):[57]

Cz(ﬂz_ﬂl)'dz (7)

Die Schwachungsunterschiede zwischen normalem und pathologischem Brustgewebe sind bei
niedrigen Rontgenstrahlenenergien (10-15 keV) am hochsten. Daher kénnen geringe
Dichteunterschiede im Weichteilgewebe der Brust mit hohem Kontrast dargestellt werden,
wenn ein Rontgenspektrum verwendet wird, das aus niederenergetischen Photonen besteht.
Allerdings fuhrt die starke Absorption zu einer hohen Gewebedosis und einer langen
Expositionsdauer.[12] Aus Grinden des Strahlenschutzes ist die maximale Durchdringung der
Brust erwinscht, weil weniger Dosis benétigt wird, um die gewiinschte Detektorbelichtung zu
erzeugen. AulRerdem koénnen die Belichtungszeiten bei Verwendung einer hoherenergetischen
Strahlung relativ gering gehalten werden, was die Bewegungsunschérfe reduziert und die
Rontgenanode weniger belastet.[72]

Bei der Bildgebung der weiblichen Brust gibt es also zwei einander widersprechende
Forderungen. Einerseits wird eine niederenergetische Strahlung benétigt, um den Kontrast zu

erhdhen, andererseits soll die Strahlung so hart wie mdglich sein, um die Dosis zu reduzieren.
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Da der Kontrast von der Dicke und Dichte der abzubildenden Brust abhangig ist, muss das
Strahlenspektrum bei der Abbildung von dicken oder dichten Briisten geniigend energiereich
sein, um das Brustgewebe ausreichend zu durchdringen. Ist die Strahlung zu energiearm, kann
sie die Brust nicht mehr durchdringen und tragt nicht mehr zur Bildgebung bei, sondern fiihrt
nur zu einer unndétigen Dosisbelastung. Daher erfordern dichte und dicke Briste eine héher-
energetischere Strahlung als diinne oder fettreiche Briste.[35]

Ein ideales Rontgenspektrum fur die Mammographie wirde sich aus monoenergetischen
Photonen zusammensetzen, da die Photonenenergie so optimal an die unterschiedlichen
Brustzustidnde angepasst werden kénnte. Denn es gibt fiir jede Brust eine Photonenenergie,
die zu einer optimalen Kontrast-zu-Dosis-Beziehung fuhrt.[72] In Tabelle 4 sind rechnerisch
ermittelte optimale Photonenenergien fur verschiedene Brustdicken angegeben.[78] Die Dosis
steigt aufgrund der geringen Penetration der Strahlung durch die Brust, wenn die Photonen-
energie unter der optimalen Energie liegt. Wenn die Photonenenergie iber der optimalen
Energie liegt, sinkt der Kontrast aufgrund der héheren Durchdringung des Gewebes.[72]

Brustdicke [cm] Photonenenergie [keV]
2 14 -18
4 19-23
6 19-23
8 21-25

Tabelle 4: Photonenenergie, die fir die jeweilige Brustdicke als ideal angenommen wird
nach [78].

Da die in Rontgenréhren erzeugte Strahlung jedoch nicht monoenergetisch ist, sondern aus
einem Spektrum von Strahlenenergien besteht, muss durch Kombination von Faktoren ein

Spektrum erzeugt werden, das dem idealen Spektrum fur die jeweiligen Brustzustdnde am

nachsten ist.[72]

1.5.3 Einflussfaktoren auf die Strahlenqualitat

Das Rontgenspektrum einer Rontgenréhre wird in erster Linie durch das Rontgenréhren-
Anodenmaterial, das Rontgenréhrenfiltermaterial und die Réntgenréhrenspannung (kV)
bestimmt. Weiters beeinflussen der Anodenwinkel, die extrafokale Strahlung und die
Rauigkeit des Anodenmaterials die Form des Spektrums.[15]
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1.5.3.1 Anodenmaterial

In der Mammographie werden Molybdén (Mo), Rhodium (Rh) und Wolfram (W) als
Anodenmaterialien verwendet. Die meisten Mammographiesysteme besitzen Doppel-Bahn-
Anoden, die die Auswahl zwischen einer Molybdé&nanode und einer Wolfram- bzw.
Rhodiumanode ermdglichen.

Tabelle 5 gibt einen Uberblick tiber die Photonenenergien der K-Schalen-Linien (in keV) und
deren relativen Intensitaten (rl) der in der Mammographie verwendeten Materialien
Molybdan, Rhodium und Wolfram.[48] Eine Intensitdt von 100 ist dabei der starksten Linie in
jeder Schale des jeweiligen Elements zugeordnet. Die Energien der K-Kanten Ky, dieser

Materialien sind in der rechten Spalte angegeben.[23]

Element K2 Kai Ksi K Kab
[keV] rl [keV] rl [keV] rl [keV] rl [keV]
42 Mo 17,3743 100 17,4793 52 19,6083 15 19,9652 3 20,002
45 Rh 20,0737 53 20,2161 100 | 22,7236 16 | 23,1728 4 23,224
74\W 57,9817 58 59,3182 100 | 67,2443 22 69,067 8 69,508

Tabelle 5: K-Schalen Emissionslinien und K-Kanten
nach [4, 48]. rl: relative Intensitét

Das Strahlungsspektrum von Molybdananoden (Ordnungszahl Z= 42) enthélt bei gleicher
Réhrenspannung mehr niederenergetische Strahlung als jenes von Wolfram- oder Rhodium-
anoden. Das Spektrum, das mit einer Molybdé&n-Anode erzeugt wird, besitzt charakteristische
K-Linien von Molybdan bei Energien von 17,37 keV (K), 17,48 keV (K1), 19,61 keV (Kg:)
und 19,96 keV (Kg,).[15] Diese Energien liegen nahe der optimalen Energie flr die
Réntgenmammaographie fur Briste mit einer Dicke bis ca. 4 cm (Tabelle 4). Daher ist
Molybdan als Anodenmaterial speziell fur kleine und mittelgro3e Briste ohne ausgedehnt
dichtes Gewebe geeignet. Abbildung 14 zeigt ein ungefiltertes Molybdéan-Spektrum.

In dichten bzw. dicken Bristen wird die niederenergetische charakteristische Strahlung von
Molybdan grofiteils geschwacht und das hoherenergetische Bremsstrahlungsspektrum ist
primér fir die Bilderzeugung verantwortlich, was zu einem geringeren Kontrast fuhrt.[39]
Rhodium bzw. Wolfram sind alternative Anodenmaterialien, die einen stéarker
durchdringenden Rontgenstrahl als Molybdan erzeugen und daher fur dickere und dichtere

Briste eingesetzt werden.
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Abbildung 14: Ungefiltertes Mo-Spektrum
Berechnetes Spektrum (Parameter: 30 kV, 20° Anodenwinkel, 1 mm Beryllium, 500 mm Luft, in einem Abstand
von 750 mm vom Brennfleck). Datenquelle: [15]

Das Rhodium-Spektrum (Z= 45, Abbildung 15) weist charakteristische Energien bei 20,07
keV (Ky), 20,21 keV (K1), 22,72 keV (Kg;), und 23,17 keV (Kg,) auf, die Gber jenen von
Molybdan liegen.[15]
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Abbildung 15: Ungefiltertes Rh-Spektrum
Berechnetes Spektrum (Parameter: 30 kV, 20° Anodenwinkel, 1 mm Beryllium, 500 mm Luft, in einem Abstand
von 750 mm vom Brennfleck). Datenquelle: [15]

Wenn Wolfram (Z=74) als Anodenmaterial in der Mammographie verwendet wird, besteht
das resultierende Spektrum aus einer kontinuierlichen Bremsstrahlungsverteilung mit L-
Linien (L., L,, Lg) im Energiebereich unter 12 keV (Abbildung 16).
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Die K-Linien von Wolfram liegen bei Photonenenergien von 57,98 keV (Kay) und 59,318
keV (Kq1) bzw. 67,24 keV (Kg;) und 69,01 keV (Kg,), und damit weit tiber dem in der

Mammographie verwendeten Energiebereich.[4]
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Abbildung 16: Ungefiltertes W-Spektrum
Berechnetes Spektrum (Parameter: 30 kV, 20° Anodenwinkel, 1 mm Beryllium, 500 mm Luft, in einem Abstand
von 750 mm vom Brennfleck). Datenquelle: [15]

1.5.3.2 Rontgenrdéhrenspannung

Der fur den Kontrast einer Rontgenaufnahme maligebende Unterschied der Schwachungs-
Koeffizienten zweier ahnlich stark absorbierender Gewebearten wie Muskel- und Fettgewebe
nimmt mit zunehmender Photonenenergie bzw. R6hrenspannung ab.[34]

Der Peak-Wert der angelegten Potentialdifferenz (kV) zwischen Kathode und Anode
bestimmt den oberen Energieendpunkt des Spektrums, ob charakteristische Linien entstehen
sowie deren relative Intensitaten. AulRerdem beeinflusst er die mittlere Energie des Spektrums
und die Rontgenstrahlenausbeute.[15] Die Erhéhung der kV erhéht die Effizienz und den
Output fur einen spezifischen mAs-Wert. Das Photonenenergiespektrum wird dabei in
Richtung hoherer keV-Werte verschoben und der Strahl wird starker durchdringend. Ein
starker durchdringender Strahl senkt die Kontrastempfindlichkeit. Eine Erhéhung der
Rontgenrdhren-Spannung senkt demnach den Bildkontrast.

In der Bildgebung von dickeren und dichteren Briisten ist dennoch ein hérteres Strahlen-
spektrum notwendig. Die optimale Réhrenspannung wird somit hauptsachlich durch die
Dicke der komprimierten Brust bestimmt. Das generelle Ziel ist, die kV-Werte so weit wie

notig zu erhéhen, um die Belichtungszeit, die mAs und die Dosis innerhalb von verniinftigen
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Grenzen zu halten, wenn sich die Brustdicke erhoht. In der Mammographie werden daher
vergleichsweise niedrige Rontgenréhrenspannungen zwischen 25 und 35 kV verwendet.[72]
Abbildung 17 zeigt Verédnderungen in der Form des Spektrums bei unterschiedlichen kV-

Einstellungen.
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Abbildung 17: Mo-gefilterte Mo-Spektren bei verschiedenen kV-Einstellungen
Berechnete Spektren (Parameter: 26 bzw. 28 bzw. 30 kV, 20° Anodenwinkel, 1 mm Beryllium, 500 mm Luft, in
einem Abstand von 750 mm vom Brennfleck). Datenquelle: [15]

Die Strahlenintensitét ist linear proportional zum Rdntgenréhrenstrom, aber annahernd
proportional zum Quadrat der Réntgenréhrenspannung. Daher bewirken kleine Anderungen
der Rontgenréhrenspannung eine grolRe Veranderung in der absorbierten Dosis im Vergleich
zu einer dquivalenten Anderung der mAs.[70]

Der Wert der Peak-Rontgenrdéhrenspannung hangt von der Wellenform ab, die vom Generator
erzeugt wird, und wird durch die Art des verwendeten Gleichrichtungssystems definiert. Die
Rontgenréhrenspannungs- und Stromwellenformen sind nicht einfache gleichgerichtete
Sinusoide, sondern verandern sich in einer komplizierten Weise mit den kV- und mA-
Werten. Dies wird hauptsachlich durch den kapazitiven Effekt der Hochspannungskabel und
die nicht lineare Beziehung zwischen Spannung und Strom in einer Réntgenréhre verursacht.
Aufgrund der Welligkeit in der Rontgenréhrenspannung kann daher der gleiche Peak-
Spannungswert zu unterschiedlichen radiographischen Effekte und Patientendosen fiihren.
[70]
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1.5.3.3 Filter

Die Gesamtfilterung einer Rontgenrohre setzt sich aus Eigenfilterung und Zusatzfilterung
zusammen.[29] Rontgenphotonen erfahren zwischen dem Ort ihrer Emission im Anoden-
material und dem Rdéhrenaustrittsfenster eine rohrenspezifische Schwéchung, die als
Eigenfilterung oder inhérente Filterung bezeichnet wird. Dabei werden niederenergetische
Rontgenstrahlen starker geschwacht als jene mit hoheren Energien. Die Eigenfilterung
reduziert die Rontgenstrahlenausbeute. Eine erste und manchmal signifikante inhdrente
Filterung findet innerhalb des Anodenmaterials statt. Die austretenden Rdntgenstrahlen
werden im Anodenmaterial abhéngig von der Réhrenspannung, dem Anodenwinkel und den
Oberflachenverhaltnissen der Brennfleckbahn geschwacht.[55] Zur Eigenfilterung der Réhre
zéhlen die Wandung, die Tiefenblende und das Réhrenfenster.[29]

Die Zusatzfilterung dient der weiteren Anpassung des Strahlenspektrums. In der Mammo-
graphie werden spezielle Zusatzfilter verwendet, die auf dem K-Kantenprinzip beruhen und
Strahlung unter 10 keV und uber der K-Kanten-Energie des spezifischen Filtermaterials
schwéchen. Die niederenergetischen Anteile der Rontgenstrahlung mit Energien unter jenen
der charakteristischen Strahlung sind unerwiinscht, da sie vollstandig im Korper des Patienten
absorbiert werden und somit zu einer unnétigen Strahlenbelastung fuihren, ohne
Informationen fiir das Rontgenbild zu liefern. Die Energieanteile des Bremsspektrums
oberhalb der flr das gewéhlte Filtermaterial charakteristischen K-Absorptionskanten befinden
sich in einem Energiebereich, der tber dem Bereich der optimalen Energie liegt und sind
ebenfalls unerwiinscht, da sie den Kontrast vermindern.[72]

Als Filtermaterialen werden in der Mammographie Molybdén und Rhodium verwendet.
Molybdan besitzt eine K-Kante bei 20 keV.[72] Der Molybdén-Filter ist fir seine eigene
charakteristische Strahlung transparent und absorbiert sowohl niederenergetischere, Dosis-
erzeugende Photonen unter 10 keV, als auch hoherenergetischere, Kontrast-verringernde
Photonen mit Energien tber jenen der charakteristischen Peaks. Er schwacht einen grof3en
Teil der Bremsstrahlung mit Energien tber 20 keVV (Abbildung 18). Molybdanfilter werden
mit Molybdan-Anoden verwendet.

Bei groReren Brustdicken ist es von Vorteil, die Energie des Spektrums zu erhéhen. Das kann
durch die Verwendung eines Rhodium-Filters erreicht werden (oder durch die Verwendung
von Rhodium bzw. Wolfram als Anodenmaterial). Die K-Kante von Rhodium (Ordnungszahl
45) liegt bei 23,22 keV. Beim Rh-Filter wird die K-Kantengrenze zu einer hoheren Energie
verschoben (23,22 keV), sodass der Anteil der Bremsstrahlung zwischen 20 keV und
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23,22 keV zum Rontgenstrahl hinzugefugt wird. Das macht den Strahl stérker durchdringend
als bei Verwendung des Mo-Filters, was fur groRere und dichtere Briste vorteilhaft ist.[72]
Ein Rh-Filter kann mit den Anodenmaterialien Molybdan, Rhodium und Wolfram verwendet

werden. Abbildung 19 zeigt ein Rhodium-Spektrum mit Rhodium-Filterung.
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Abbildung 18: Spektrum einer Mo-Anode mit unterschiedlicher Molybdan-Filterung
Berechnetes Spektrum (Parameter: 28 kV, 20° Anodenwinkel, 1 mm Beryllium, 500 mm Luft, in einem Abstand
von 750 mm vom Brennfleck). Datenquelle: [15]
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Abbildung 19: Spektrum einer Rh-Anode mit 25um-Rh-Filterung
Berechnetes Spektrum (Parameter: 30 kV, 20° Anodenwinkel, 1 mm Beryllium, 500 mm Luft, in einem Abstand
von 750 mm vom Brennfleck). Datenquelle: [15]
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1.5.4 Anforderungen an die Strahlenqualitat in Bezug auf die Mammastruktur

1.5.4.1 Brennfleckgrolie und geometrische Anordnung

Die hohen Anforderungen an die Ortsauflosung der Mammographie erfordern einen
besonders kleinen Brennfleck, um die geometrische Unschérfe zu reduzieren.[12]

Da der Brennfleck eines Rontgenstrahlers nicht ideal punktférmig ist, sondern eine
flachenhafte Ausdehnung besitzt, kommt es bei einer Rontgenaufnahme zu Halbschatten-
bildungen, die eine unscharfe Abbildung bewirken. Mit zunehmender Brennfleckgrol3e steigt
die Halbschattenbildung und damit die geometrische Unschérfe.[34] In der Mammographie
werden Brennflecke mit einem Nennwert von 0,3 mm bei Ubersichtsaufnahmen und 0,1 mm
bei Ziel- und VergroRerungsaufnahmen verwendet. Neben der méglichst geringen Brenn-
fleckgrolie ist die geeignete geometrische Anordnung von Brennfleck, Objekt und Bild-
empfanger eine wichtige Voraussetzung, um eine hohe Zeichenscharfe zu erreichen. Die
Halbschattenbildung wird durch einen moglichst geringen Objekt-Film-Abstand und einen
grolRen Fokus-Film-Abstand, in Verbindung mit dem kleinen Brennfleck, minimiert
(Abbildung 20).[35]

Rnhranspannung 25 kV 35 kv

— | Bimetallanode
E Mo +Rh/W
| Bre nnflo(kgrof-iﬁ

l 10.3(+0.1)
S ——~|FIH.EI'

— lO 3mm Mo/0,25mm Rh

Fokus-Bildempfanger-Abstand = 60 cm

oy Kompressionspaddel

Lagerungsplatte
i otreustrahlenraster
~~ Bildempfinger

Abbildung 20: Schema einer Standardmammographieanlage
nach [34]
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1.5.4.2 Kompression und Streustrahlenraster

Beim Durchtritt des Strahlenbtindels durch die Brust entsteht Streustrahlung durch Rayleigh-
und Compton-Streuung.[63] Die Compton-Streuung ist in Wasser bei 26 keV gleich
wahrscheinlich wie die Photoabsorption.[66] Rontgenstrahlung, die aus dem Korper austritt,
setzt sich daher aus primdaren und gestreuten Photonen zusammen. Nur primére Réntgen-
strahlen (Primérintensitét Ip) beinhalten Information tber die Schwachungseigenschaften der
Brust und liefern den maximal méglichen Kontrast. Streustrahlung (Streuintensitat Is), die
wahrend der Mammographie in der strahlenexponierten Brust entsteht und den Bild-
empféanger erreicht, kann die Bildqualitat erheblich vermindern. Sie erzeugt diffuse, ortlich
variierende Abbildungen, die sich dem durch die Nutzstrahlung erzeugten Bild tberlagern
und den Bildkontrast verkleinern.[57] In Bereichen mit kleinen Kontrastunterschieden gilt fir
den Kontrast Cs (8):[16]

|
Cs :Co' . (8)

wobei Cy der ideale Kontrast ohne Streustrahlung ist.

Gegenuber der idealen, streustrahlungsfreien Situation verringert sich der Kontrast um den
Faktor (Ip+1s)/1p.[57] Das Ausmal} der detektorseitigen Streustrahlung wird im Wesentlichen
durch die Objektdicke und die FeldgroRe bestimmt.[12] Die Grol3e der Kontrastminderung ist
von der Photonenenergie, der Grof3e der Brust und der chemischen Zusammensetzung der
Brust abhé&ngig.[63]

Der Einfluss der Streustrahlung auf die Bildqualitit kann durch die Kompression der Brust
und den Einsatz spezieller Weichstrahlenraster verringert werden (Abbildung 21 und
Abbildung 22).[12, 34, 35, 57, 63]

1.5.4.2.1 Kompression

Die Kompression der Brust ist ein wichtiger Teil der Mammographieuntersuchung. Die
Brustdicke wird durch die Kompressionseinrichtung vermindert und die konische Form der
Brust in eine weitgehend planparallele Schicht umgewandelt.[12, 34, 78] Aufgrund der so
erreichten Verkleinerung des Objekt-Film-Abstandes wird die geometrische Unscharfe der
anatomischen Strukturen vermindert (Abbildung 21). Der Streustrahlenanteil wird durch die
geringere Objektdicke verringert, was zu einer Kontrasterhohung fiihrt. Auch die Réhren-

spannung kann aufgrund der geringeren Brustdicken reduziert werden, was eine zusétzliche
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Erhéhung des Kontrasts bewirkt. Durch die Kompression wird aufierdem die Bewegungs-
unschérfe verringert. Durch das Dehnen der Gewebsstrukturen bei der Kompression werden
weiters Uberlappende anatomische Strukturen verringert und dadurch Veranderungen im
Brustgewebe besser erkennbar. Die Darstellung pathologischer Strukturen wird durch die
Kompression der Brust verbessert, da sich das gesunde Gewebe im Gegensatz zu Tumor-
gewebe leicht zur Seite schieben l&sst.[12, 34, 62, 78]

Abbildung 21: Effekt der Kompression auf die geometrische Unscharfe
nach [78]. Die Strukturen A und B liegen in der komprimierten Brust naher an der Bildebene und werden
voneinander getrennt, was die Unschérfe reduziert und eine bessere Abgrenzung der Strukturen ermdéglicht.

1.5.4.2.2 Streustrahlenraster

Der Streustrahlenraster besteht aus parallelen Bleilamellen in regelmé&Riger Anordnung.
Zwischen den Lamellen befindet sich ein strahlentransparentes Material, das Schachtmedium,
das z.B. aus Aluminium oder einer Papiermischung besteht (Abbildung 22). Die Bleilamellen
absorbieren die schrag auftreffende Streustrahlung und lassen die Nutzstrahlung, die parallel
zu den Bleilamellen einfallt, durch.[35] Der Akzeptanzwinkel fur Rontgenstrahlen wird so auf
einen kleinen Bereich eingeengt und der Streustrahlenanteil, der den Bildempfénger erreicht,
deutlich reduziert.[16] Der Raster wird wahrend der Expositionszeit rasch in einer zum
Strahlengang und zum Verlauf der Lamellen senkrechten Richtung bewegt, damit sich die
Lamellen nicht als stérende diinne Linien auf dem Film abbilden. Der Wirkungsgrad des
Streustrahlenrasters ist von Lamellenhohe h und Lamellenabstand D abhédngig. Das Verhaltnis
von Lamellenhéhe zu Lamellenabstand wird als Schachtverhéltnis bezeichnet. Je groRer das
Schachtverhaltnis ist, desto besser ist der Wirkungsgrad des Rasters, aber umso héher ist auch
der Dosisbedarf. Denn der Raster absorbiert neben der Streustrahlung auch einen Teil der
Nutzstrahlung und macht daher eine Belichtungsverlangerung bzw. Dosiserh6hung
notwendig.[35] ,,Die Strahlenexposition wird durch den Einsatz eines Streustrahlenrastern
etwa um den Faktor 2 erhoht.*“[64] Die in der Mammographie verwendeten Weichstrahlraster
besitzen ein Schachtverhéltnis von 4-5. Durch den Raster kann der relative Streustrahlungs-
anteil an der Gesamtstrahlung von etwa 45 % auf 15 % gesenkt werden.[23]
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Abbildung 22: Grundprinzip eines fokussierten Streustrahlenrasters
nach [57]

1.5.4.3 Anode-Heel-Effekt

Die in der Anode erzeugten Photonen verlassen das Anodenmaterial in einem bestimmten
Austrittswinkel ¢ zur Anodenfldache. Rontgenstrahlen, die aus der Anode mit einem kleinen
Winkel ¢ austreten, werden aufgrund von Eigenabsorption im Anodenmaterial stérker
gefiltert als Strahlen, die die Anode mit einem groeren Winkel ¢ verlassen, da sie einen
langeren Weg durch das Anodenmaterial zuriicklegen. Daher ist die Intensitat des
austretenden Rontgenstrahlenbiindels nicht gleichmaRig tber den Nutzstrahlenkegel verteilt
(Abbildung 23).
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Abbildung 23: Anode-Heel-Effekt

nach [67]. Durch den Anode-Heel-Effekt bedingte Intensitatsverteilung im Strahlenkegel einer Rohre. Die
Intensitét | des Rontgenstrahls nimmt mit dem Winkel ¢ zwischen Anodenfléache und austretendem
Rontgenstrahl zu. A Anode, K Kathode.
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Es kommt anodenseitig zu einem Abfall der Intensitét. Die unterschiedliche Ausbeute und
Aufhartung der Strahlung wird als Anode-Heel-Effekt bezeichnet.[15] Der Anode-Heel-
Effekt wird in der Rontgenmammographie zur Kompensation der unterschiedlichen
Penetration der Rontgenstrahlung im Brustwand- bzw. Mamillenbereich aufgrund der
unterschiedlichen Brustdicke ausgenutzt. Die Anode steht der thoraxn&heren Kathode
gegenuber, wodurch die thoraxwandseitig groRere Brustdicke kompensiert wird.[35]

1.5.4.4 Halbfeldgeometrie

Die Anordnung des Réntgenrohrenkopfes in Bezug auf den Patienten ist in der
Mammographie einzigartig. In der konventionellen Radiographie wird der Réntgenstrahl
symmetrisch um die Zentralachse projiziert. Aufgrund des relativ geringen Fokus-Detektor-
Abstandes in der Rontgenmammographie divergiert der Rontgenstrahl stark. Wenn die
Rontgenrdhre gleich angeordnet ware, wie es in der konventionellen Radiographie der Fall ist,
kdnnte Gewebe nahe der Thoraxwand nicht dargestellt werden. Um das zu verhindern, wird

die sogenannte Halbfeldgeometrie verwendet (Abbildung 24).

konventionelle Geometrie Halbfeld- Geometrie

Brennfleck

{ &

Blende

Bildempfanger c

Abbildung 24: Konventionelle Geometrie und Halbfeld-Geometrie
modifiziert nach [78].

Anstelle eines symmetrischen Strahls wird der Strahl entlang des Zentralstrahls kollimiert,
und die Brust wird tiber dem Anodenende der Rontgenrohre abgebildet. Die Halbfeld-
geometrie ermoglicht kleinere Brennflecke am Anodenende der Rohre. Es wird der halbe
Strahl abgeblockt und so gewinkelt, dass der zentrale Strahl entlang der Thoraxwand liegt.

Die Kollimatorkante schneidet die Kathodenseite des Strahls ab. Die resultierende gerade
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Kante des originalen Strahlenzentrums ist entlang der Patienten-Thoraxwand ausgerichtet.
Zusatzlich sinkt die Rontgenstrahlenintensitét schrittweise in Richtung Mamille aufgrund des
Anode-Heel-Effekts. Dadurch wird die verringerte Dicke in diesem Bereich kompensiert.
Diese Ausnutzung des Anode-Heel-Effekts tragt dazu bei, ein Bild mit einheitlicher Dichte zu
erzeugen. Die Kathodenseite der Rohre ist typischerweise auf der Thoraxwandseite der
Patientin lokalisiert. Die effektive Grél3e des Brennflecks ist auch davon abhédngig, auf
welcher Seite der Rontgenréhre das Bild aufgenommen wurde. Die Anodenseite der Réhre

liefert kleinere Brennflecke und daher bessere Bilder mit hoherer Qualitét.[78]

1.6 Dosisbegriffe

Es wird zwischen physikalischen Dosisbegriffen und Dosisbegriffen fur den Strahlenschutz
unterschieden. Physikalische DosisgroRen beziehen sich ausschlieRlich auf die Ubertragung
der Strahlenenergie auf bestrahlte Materie und die Messung dieser Strahlenenergie.
Dosisbegriffe fir den Strahlenschutz berticksichtigen hingegen die biologische Wirkung von
ionisierender Strahlung auf Lebewesen.[29] Alle Dosisgrofien sind massenspezifisch, also
jeweils auf die Masseneinheit des bestrahlten Mediums bezogen. Es handelt sich bei den
DosisgroRen um nichtstochastische GréRen, d.h. es sind Erwartungswerte bzw. Mittelwerte

statistisch verteilter GroRen ber nicht-mikroskopische Volumina.[50]

1.6.1 Physikalische Dosisbegriffe

Zu den physikalischen Dosisgrofien zdhlen die Energiedosis, die lonendosis und die Kerma.
Die Energiedosis ist die fundamentale physikalische Dosisgrof3e der klinischen Dosimetrie, da
sie ein Mal} fir die biologische Wirkung im Gewebe und der allen dosimetrischen
Uberlegungen zugrunde liegende Dosisbegriff ist.[34, 50]

Die Erzeugung einer Energiedosis in Materie erfolgt bei der Einstrahlung von Photonen in
zwei Stufen. Durch die elementaren Wechselwirkungen Photoeffekt, Comptoneffekt und
Paarbildung wird zunéchst ein Fluss an geladenen Sekundérteilchen (Elektronen) erzeugt. Die
Kerma ist die dieser ersten Wechselwirkungsstufe zugeordnete MessgroRe. In einem zweiten
Schritt geben die geladenen Sekundérteilchen in einer Vielzahl von Wechselwirkungen wie
Stolken, Anregung, Bremsstrahlungserzeugung oder chemischen Prozessen ihre Bewegungs-
energie an das umgebende Medium ab. Sie erzeugen dabei auch weitere Elektronen
(Elektronen der zweiten Generation), die den groRten Teil der Bewegungsenergie der
Sekundarteilchen ibernehmen. Die zur zweiten Stufe gehodrigen MessgrofRen sind die lonen-
dosis und die Energiedosis.[50]
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1.6.1.1 Energiedosis

Die Energiedosis D ist der Erwartungswert der bei einer Exposition mit ionisierender
Strahlung von einem bestimmten Absorbermaterial ,,med* der Dichte pmeq l0kal absorbierten

Energie dEgs dividiert durch die Masse dmy,eq des bestrahlten VVolumenelements dV (9):[50]

_dE,,  dE,. o
dmmed Prmed -dv

abs

med

Die SI-Einheit der Energiedosis ist das Gray (Gy) (10):

16y =2 (10)

kg

Mit der Energiedosis wird die Ubertragung von Strahlenenergie auf Materie quantifiziert
beschrieben.[29] Da die Energiedosis von der atomaren Zusammensetzung des Absorber-
materials abhangig ist, gehort zur vollstandigen Angabe der Energiedosis immer die
Spezifikation des Absorbermaterials.[50]

1.6.1.2 Kerma

Unter Kerma® K versteht man den Quotienten aus der Bewegungsenergie Eqans, die durch
ionisierende Strahlung in einem bestrahlten VVolumen im Medium "med" auf geladene
Sekundarteilchen der ersten Generation tbertragen wird, und der Masse dm des bestrahlten

Volumenelements (11):

_ dE dEtrans (ll)

- dmmed - Prmed -dv

trans __

med

Im Fall von Photonenstrahlung kénnen die Sekundarteilchen Elektronen oder Positronen

sein. Die Kerma wird bei niederenergetischer Photonenstrahlung aufgrund messtechnischer
und rechnerischer Erwégungen oft der Energiedosis vorgezogen. Da die Sekundérteilchen ihre
Energie teilweise auBerhalb des Sondenvolumens und durch Bremsstrahlung sogar an ihre
weitere Umgebung abgeben konnen, ist die Kerma im Allgemeinen kein direktes MaR fir die
Energiedosis.[50] Die SI-Einheit der Kerma ist das Gray (Gy).[50]

! Kerma ist ein von der ICRU {ibernommenes englisches Kunstwort, das aus “kinetic energy released by unit
mass” gebildet wurde. [50]
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In der Dosimetrie wird haufig die Luftkerma verwendet. Diese ist definiert als die kinetische
Energie, die von Rontgenstrahlung an Luftmolekiile Ubertragen wird, dividiert durch die
Luftmasse.[99]

1.6.1.3 lonendosis

Da die auf das Gewebe auftreffende Strahlungsenergie nicht immer vollstandig und nicht
gleichmaRig absorbiert wird, sind die flr die biologische Wirkung wichtigen Grolzen
Energie- bzw. Aquivalentdosis (Kapitel 1.6.2.1) unter klinischen Bedingungen nicht direkt
messbar.

Aus diesem Grund wird die Strahlenwirkung auf ein anderes Medium gemessen und daraus
auf die Energie- bzw. Aquivalentdosis geschlossen. Am haufigsten werden die lonisationen
gemessen, die von einer Strahlung unter bestimmten Bedingungen in einem definierten
Luftvolumen ausgeldst werden.[29]

Die lonendosis J ist die elektrische Ladung Q, die durch Bestrahlung eines Luftvolumens
durch ionisierende Strahlung unmittelbar oder mittelbar erzeugt wird, geteilt durch die Masse
M, der bestrahlten Luft mit der Dichte p, (12):[50]

j=4Q _ @
dm, p,-dV

(12)

Die SI-Einheit der lonendosis ist das Coulomb durch Kilogramm (C/kg).[50]
Bei der lonendosis handelt es sich um eine HilfsgroRe zur Bestimmung der fur den

Strahlenschutz relevanten DosisgréfRen.[29]

1.6.2 Spezielle Dosisbegriffe fur den Strahlenschutz

Im praktischen Strahlenschutz werden zwei Kategorien von Dosisgrof3en verwendet,
DosismessgroRen und KorperdosisgréfRen. DosismessgrofRen sind operative Dosisgrofien, die
fiir die Messung in der Orts- und Personendosimetrie verwendet werden. Zu den Dosismess-
groRen zahlen die Aquivalentdosis sowie die Orts- und Personendosen. KérperdosisgroRen
stehen im Zusammenhang mit den stochastischen Risiken einer Strahlenexposition des
Menschen. Die Korperdosis ist ein Uberbegriff fiir die Organdosis und die effektive Dosis.
Die Einheit der Strahlenschutzdosisgrofen ist das Sievert.[29, 50]
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1.6.2.1 DosismessgrofRen

Unterschiedliche Arten von ionisierender Strahlung zeigen bei gleicher Energiedosis im
Korpergewebe unterschiedlich starke biologische Wirkung. Daher wird die Energiedosis mit
Hilfe sogenannter Strahlungswichtungsfaktoren (Qualitétsfaktor Q) prazisiert, die die
biologischen Unterschiede der Strahlungswirkung beriicksichtigen.[34] Die Aquivalentdosis
H ist das Produkt aus Weichteilgewebe-Energiedosis Dy und Qualitatsfaktor Q (13):[50]

H=Q-D, (13)

Fur Rontgen- und Gammastrahlung ist Q unabhangig von der Photonenenergie gleich 1.
Rdntgenuntersuchungen mit niederenergetischer Rontgenstrahlung, wie sie auch in der
Mammaographie angewendet wird, kdnnten jedoch eine héhere biologische Wirksamkeit
aufweisen als bisher angenommen wurde. Daher konnte es sinnvoll sein, in diesem Bereich
mit einem Strahlenwichtungsfaktor von 3 zu arbeiten.[34]

Die Aquivalentdosis H ist die AusgangsgroRe fiir die operativen DosismessgroRen.[50] Mit
ihrer Hilfe werden die weiteren operativen Dosisgréfien Ortsdosis und Personendosis zu
Strahlenschutzzwecken experimentell bestimmt. ,,Die Ortsdosen sind als Aquivalentdosis an
einem bestimmten Raumpunkt definiert.““[50] Die Personendosen sind Aquivalentdosen in
Weichteilgewebe, gemessen an einer fir die Strahlenexposition reprasentativen Stelle der

Kaorperoberflache.

1.6.2.2 Korperdosisgrofien

,,Die Organdosis ist das Produkt aus der Gber das Gewebe oder Organ T gemittelten
Energiedosis, die durch die Strahlung R erzeugt wird, und dem Wichtungsfaktor Wi (14):
[29]

HT,R =Wg- DT,R (14)

Die effektive Dosis E ist die Summe der Organdosen Hr, jeweils multipliziert mit dem

zugehorigen Gewebe-Wichtungsfaktor wr (15):[29]

E=>w -Hw, (15)
-
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Der Gewebe-Wichtungsfaktor wr betragt fiir die Brust 0,05.[29]

Das Drisengewebe ist in Hinblick auf die Induktion eines Karzinoms durch ionisierende
Strahlung das empfindlichste Gewebe. Bei der Abwagung eines maglichen strahlenbedingten
Risikos wird bei der Mammographie daher die mittlere Parenchymdosis herangezogen. Die
mittlere Parenchymdosis Dpp ist als mittlere Organenergiedosis des Brustdriisengewebes
definiert, die sich als Produkt aus der Eingangsdosis Ke und dem Parenchymdosis-
konversionsfaktor fpp ergibt (16):[34, 99]

Dep = K fPD (16)

Dabei ist die Eingangsdosis (friher Einfalldosis) Kg die Luftkerma an einem definierten Ort
des Strahleneintritts in die Brust ohne Ruckstreubeitrdge.[99] Der Parenchymdosis-
konversionsfaktor fpp ist v.a. von der Strahlenqualitét, der Schichtdicke unter Kompression
und der geweblichen Zusammensetzung der Mamma abhéngig und wird in der Regel mit

Hilfe von Monte-Carlo-Simulationen berechnet.[64]

1.6.2.3 DosisgrofRen in Bezug auf die Eingangsdosis

In Abbildung 25 sind die Dosisgrofien Oberflachendosis, mittlere Parenchymdosis und
Bildempfangerdosis in Bezug auf die Eingangsdosis abgebildet.

Die Eingangsdosis wird tblicherweise mit Hilfe von lonisationskammern als Luftkerma in
der ungeschwéchten Nutzstrahlung am Ort des Strahleneintritts gemessen. Da sie ,,frei Luft®,
d.h. ohne Patienten bzw. Phantom im Strahlengang bestimmt wird, enthélt sie keine
Ruickstreubeitrage und ist daher in der Abbildung mit 100 % angegeben.

Die Oberflachen- oder Hautdosis ESK unterscheidet sich von der Eingangsdosis dadurch,
dass sie Ruckstreubeitrage aus dem Patienten bzw. Phantom enthalt und damit einen héheren
Wert besitzt als die Eingangsdosis. Die Messung der Oberflachendosis erfolgt ebenfalls mit
lonisationskammern oder mit Thermolumineszenzdosimetern (TLD) direkt auf der Korper-
oder Phantomoberfléche.

Die Oberflachendosis kann auch mit Hilfe tabellarisierter Riickstreufaktoren BSF aus der

Eingangsdosis berechnet werden (17):[26, 57]

ESK =K, - BSF (17)

Der Ruckstreufaktor BSF ist von der Halbwertschichtdicke abhangig (Tabelle 6).
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HVL [mmAl] 02 030 035 040 045 050 055 0,60 0,65

BSF 107 1107 108 109 110 111 112 112 113

Tabelle 6: Ruckstreufaktor fur die Ermittlung der Oberflachendosis
nach [78]

Die mittlere Drisendosis wird aus Messungen der Halbwertschichtdicke und der Eingangs-
dosis mit Hilfe von Konversionsfaktoren bestimmt. Aufgrund der Schwachung der Nutz-
strahlung durch das Gewebe betrdgt sie annéhernd ein Finftel der Eingangsdosis.[85]

Die Einfallsdosis am Ort des Bildempfangers wird als Bildempfangerdosis bezeichnet. Die
Bildempfangerdosis charakterisiert entweder die Dosis, die zur Erzielung einer bestimmten
optischen Dichte eines Films erforderlich ist oder jene Dosis, bei der die Automatik eine
Aufnahme beendet. Sie wird mithilfe von lonisationskammern gemessen, wobei die Messung

hinter einem Patientenersatz erfolgt.[57] Sie betrégt ungefahr 1 % der Eingangsdosis.

)

Oberflachendosis 110%
(mit Rlickstreuanteil)

Einfalldosis 100%
(ohne Riickstreuanteil)

g ___mittlere
K Parenchymdosis 20%

———— Bildempfangerdosis 1%

Abbildung 25: DosisgroRen in Bezug auf den Messort und relativ zur Einfallsdosis
nach [26]. Die Prozentwerte geben grobe Schétzwerte fur die Oberflachendosis, die mittlere Parenchymdosis und
die Bildempfangerdosis relativ zur Einfallsdosis an.
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1.7 Methoden zur Beurteilung der Strahlenqualitat

Um Informationen uber die Strahlenqualitét einer Rontgenrohre zu erhalten, kénnen sowohl
experimentelle Methoden als auch Computermodelle eingesetzt werden. Bei den
experimentellen Verfahren unterscheidet man die Messung des Rontgenspektrums mit
Spektrometersystemen, die auf Halbleiter-Detektoren aus Germanium oder Silizium,
Szintillationsz&hlern oder Kristallbeugung basieren, von indirekten Methoden.[83] Da die
Methoden zur Messung von Rontgenspektren betrachtliche Sachkenntnis und entsprechende
Ausristung erfordern sowie in der Durchfuihrung zeitaufwandig sind, werden die spektralen
Eigenschaften meist indirekt aus Schwéachungsmessungen, gewohnlich in Aluminium,
abgeleitet. Die am hdufigsten verwendete Ann&herung ist die Beschreibung des Rontgen-
strahls in Form der ,,effektiven Energie®, die auf der ersten Halbwertschichtdicke einer
geeigneten Substanz (z.B. Aluminium) bei einer bestimmten Hochspannung (kV) basiert.[3]
Seit den 1920er Jahren wurden auBerdem zahlreiche Computermodelle zur Simulation von

Rontgenspektren entwickelt.[55]

1.7.1 Halbwertschichtdicke und Réntgenréhrenspannung

1.7.1.1 Halbwertschichtdicke (HVL)

Die Halbwertschichtdicke ist ein Mal3 fir die Durchdringungsfahigkeit von Strahlen und ein
indirektes Mal} fur die Photonenenergie eines Strahls.[49] Sie ist definiert als jene
Schichtdicke eines spezifischen Materials, hinter der die Intensitat eines schmalen
Strahlenbiindels auf die Halfte des urspringlichen Wertes abgenommen hat.[83] Fir die
Charakterisierung von Rontgenstrahlen in der medizinischen Bildgebung wird die Luftkerma
oder die Luftkermaleistung zur Bestimmung der HVL empfohlen. In der Definition der HVL
wird der Beitrag jeglicher Streustrahlung, die nicht bereits initial im betroffenen Strahl
vorhanden war, ausgeschlossen.[83] Die HVL wird in L&ngeneinheiten des jeweiligen
Absorbermaterials, z.B. mm Al, angegeben.

Physikalisch entspricht die Beurteilung der Strahlenqualitét mittels HVL einer Annaherung
des Spektrums durch einen einzigen Spike bei der Energie, die die betrachtete HVL liefert.[3]
Das Ergebnis kann, muss aber nicht, dem aktuellen Spektrum gleichen, da Rontgenstrahlen
kontinuierliche Energiespektren besitzen, die von der Rontgenréhrenspannung, dem
Anodenmaterial und der Strahlenfilterung abhéngen.[3] Daher représentiert die HVL nur
einen von unendlich vielen Punkten einer Rontgenstrahlen-Schwéchungskurve.[3] Die
Halbwertschichtdicke alleine ist oft keine adédquate Spezifikation des Rontgenstrahls, da
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unterschiedliche Spektren gleiche HVL-Werte besitzen kdnnen.[83] Die Strahlenqualitat einer
Rontgenrdhre wird dennoch oft vereinfachend durch die Angabe der Halbwertschichtdicke in
Aluminium und der Réntgenréhrenspannung bei der gewahlten Filterung beschrieben.[97]
Die HVL liegt fur die Rdntgenréhrenspannungen und Anoden/Filter (A/F)-Kombinationen,
die in der Mammographie verwendet werden, in der Gro3enordnung von 0.3 mm Al bis 0.45
mm Al. Die Halbwertschichtdicke steigt generell mit htherer Rontgenréhrenspannung (kV)
und mit héheren Ordnungszahlen der Anoden- und Filtermaterialien.[12]

»Weiche* Strahlung hat eine geringere Durchdringungsféhigkeit und einen héheren
Schwachungskoeffizienten. Sie geht mit niedrigen HVL-Werten einher und fuhrt zu einer
hoheren Patientendosis, da ein grof3er Anteil der Strahlung im Kdrpergewebe absorbiert wird.
Andererseits verschlechtert ,,harte” Strahlung, die eine hohere Transmission bzw. einen
kleineren Schwéachungskoeffizienten zeigt und groRere HVL-Werte besitzt, den Bildkontrast.
[49]

Zur Bestimmung der Halbwertschichtdicke wird in der RGntgenmammographie als
Schwachungsmaterial hochreines Aluminium verwendet.

Die HVL wird auch zur Korrektur der Kerma und zur Berechnung der Mittleren Driisendosis
(ADG) bendtigt.[31]

Die ONORM schreibt Mindestwerte fiir die Halbwertschichtdicke vor. Diese geforderten
Mindestwerte sollen sicherstellen, dass niederenergetische Energien im ungefilterten
Spektrum, die zwar die Dosis erhohen, aber keine Bildinformation liefern, entfernt werden.
Die HVL darf den entsprechenden Wert nach Tabelle 7 um nicht mehr als 0,04 mm Al

unterschreiten.

Anoden- und Filtermaterialien HVL bei 25 kV [mm Al] HVL bei 28 kV [mm Al]

Mo + 30 um Mo 0,28 0,32
Mo + 25 um Rh 0,36 0,40
W + 60 um Mo 0,35 0,37
W + 50 um Rh 0,48 0,51
W + 40 um Pd 0,44 0,48
Rh + 25 um Rh 0,34 0,39

Tabelle 7: OVE/ONORM EN 61223-3-2:2002, Tabelle 1
Nach [21]. Die angegebenen HVL-Werte werden zur Berechnung der HVL-Mindestwerte herangezogen.
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Wenn die HVL bestimmte Werte tbersteigt, dann ist der Strahl ,,harter* als optimal. Dies
kann durch eine aufgeraute oder gealterte Anode verursacht sein. Ein zu ,,harter* Réntgen-
strahl kann zu einer geringeren Réhrenleistung sowie einer schlechteren Bildqualitat fihren.
In den Osterreichischen Normen wurden keine Maximalwerte der HVL festgelegt. In anderen

Landern, wie den USA, existieren jedoch Empfehlungen fiir eine maximale HVL.[12]

1.7.1.2 Rontgenrohrenspannung (kV)

Die Rontgenrohrenspannung kann invasiv oder nicht-invasiv gemessen werden. Bei der
invasiven Spannungsmessung wird eine Messstrecke mit Oszillographen- oder Monitor-
Anzeige eingebaut. Rohrenspannungsmessgerate auf nichtinvasiver Basis werden in den
Nutzstrahlengang eingebracht und zeigen den Spitzenwert kVp der RGhrenspannung an.[20]
Zu den nicht-invasiven Spannungsmessgeraten zahlen Rontgen-Spektrometer, Penetrameter
sowie Techniken, die die Rontgenfluoreszenz ausnutzen, und des Weiteren kV-Meter, die auf
der differentiellen Absorption von Rontgenstrahlen und deren Detektion in zwei oder mehr
Halbleiterdetektoren basieren.[70]

1.7.2 Messung des Rontgenspektrums

Die Messung des Rontgenspektrums ist der ideale Weg, um die Qualitt eines Rontgenstrahls
und dessen spektrale Verteilung, d.h. den Photonenfluss in jedem Energieintervall, zu
beschreiben.[45] Aus einem gemessenen Spektrum kodnnen die HVL, die Kerma und viele

andere spektrale Eigenschaften berechnet werden.[8]

1.7.3 Computermodelle

Da die experimentelle Messung von Rontgenspektren komplex ist und die HVL nur eine
grobe Bewertung ermdoglichen, wurden in der Vergangenheit verschiedene Methoden zur
Voraussage von Rontgenspektren entwickelt. Diese Computermodelle werden je nach der
ihnen zugrunde liegenden Methode in zwei Kategorien eingeteilt: Analytische und Monte-
Carlo-Modelle. Analytische Modelle kdnnen weiter in empirische und semiempirische
Modelle unterteilt werden. Empirische Modelle basieren auf der Rekonstruktion von
Rontgenspektren aus experimentell gemessenen Transmissionsdaten. Sie stiitzen sich auf
Laplace-Transformations-Paare, numerische iterative Techniken und interpolierende
Polynomfit-Verfahren. Semiempirische Modelle basieren auf der quantenmechanischen
Theorie der Bremsstrahlungserzeugung, in welcher der differentielle Wirkungsquerschnitt
durch empirische parametrisierte Differentialgleichungen formuliert wird. Die

semiempirischen Modelle wurden seit ihrer Begriindung durch Kramer 1923 stetig verbessert
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und z.B. durch Effekte wie die Anodenschwaéchung, die charakteristische Rontgenstrahlung
und Spektren von Molybdan-Anoden erweitert.[55] Auch wenn rein empirische und
semiempirische Modelle die schnellsten Methoden zur Voraussage von Rontgenspektren
darstellen, haben die bisher vorgeschlagenen Modelle Einschrankungen, die ihre Anwendung
fur einen breiten Anwendungsbereich verhindern. Aufwéndige Monte-Carlo-Modellierungen
wurden als eine Alternative vorgestellt, um diese Einschrankungen zu Gberwinden.[2] Dabei
handelt es sich um ein Verfahren aus der Stochastik, bei dem sehr haufig durchgefiihrte
Zufallsexperimente die Basis darstellen. Es wird versucht, mit Hilfe der
Wahrscheinlichkeitstheorie analytisch nicht oder nur aufwandig l6sbare Probleme numerisch
zu l6sen. Die Monte-Carlo-Simulation gilt als genaueste Methode zur VVorhersage von
Elektronen-induzierten Spektren.[55] Sie ist jedoch verglichen mit analytischen Methoden

rechenintensiv und zeitaufwéndig.[2]

1.8 Alterung der Réntgenréhre-Rauigkeit der Anodenoberflache

Beim Abbremsen der Elektronen im Anodenmaterial wird nur ein sehr geringer Bruchteil der
Bewegungsenergie in Rontgenstrahlenenergie umgewandelt. Der weitaus grote Teil der
zugefihrten Energie erzeugt in der Anode Wérme.[40]

Die auftreffenden Elektronen werden durch ZusammensttRe mit dem Anodenmaterial
abgebremst und ihre kinetische Energie zu mehr als 99 % in Wéarmenergie umgewandelt. Die
Anodenoberflache wird auf Temperaturen von ungefahr 2500 °C erhitzt.[55] Die
Warmeenergie, die bei der Umsetzung der Kathodenstrahlenenergie in der Anode gebildet
wird, konzentriert sich dabei auf den kleinen Bereich der Brennfleckbahn. Die spezifische
Belastung der Rontgenrohre ist umso groRer, je hoher die Rohrenleistung, d.h. die Kathoden-
strahlenergie (mA-kV) pro Sekunde, und je kleiner der Fokus ist, auf den sich dieser Energie-
zufluss konzentriert. Es kommt durch starke zeitliche und ortliche Temperaturwechsel zu
strukturellen Oberflachenveranderungen des Anodenmaterials in Form einer Aufrauung und
Rissbildung. Die Elektronen des Kathodenstrahls dringen in die tieferen Rillen und Furchen
des Anodenmaterials ein und erzeugen dort Rontgenstrahlung. Dieser Anteil der Rontgen-
strahlung wird bei einer schrag gestellten Anode durch das Anodenmaterial geschwacht,
bevor er aus der Anode austritt (Abbildung 26).

Die Rauigkeit der Anodenoberfléche resultiert in einer zusatzlichen inhdrenten Filterung im
Anodenmaterial, die die Rontgenstrahlenausbeute verringert. Die Strahlenaufh&rtung steigt

mit dem Grad der Aufrauung der Anodenoberflache.[40]
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Abbildung 26: Ausbeuteriickgang bei Aufrauung der Schrdganoden-Oberflache
nach [40].

Die Energieverteilung dndert sich abhangig von der Lebensdauer der Réntgenréhre.[74]
Aufgrund der inversen Beziehung zwischen Photonenenergie und Schwachungskoeffizienten
betrifft die verstarkte Filterung primar die niederenergetischen Photonen, speziell bei
niedrigeren Rohrenspannungen. AulRerdem werden Photonen hoherer Energie bevorzugt nahe
der Anodenoberfléche erzeugt, wodurch sie einen kirzeren Weg zur Oberflache nehmen und
infolgedessen weniger geschwacht werden. Der Einfluss des Anodenwinkels und der Réhren-
spannung ist bei Spektren, die von weniger stark gealterten Anoden emittiert werden, geringer
ausgepragt. Mit zunehmender Steilheit des Anodenwinkels wird die Schwéchung
insbesondere niederenergetischer Rontgenstrahlung massiver und die Intensitat wird in einem
grolReren Ausmald reduziert.

Die Eigenschaften des Rontgenspektrums werden somit nicht nur durch die Réhrenspannung,
die Zusatzfilterung und das Anodenmaterial sondern auch durch den Zustand der Anoden-

oberflache bestimmt.[55]
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1.9 Ziele dieser Arbeit

In dieser Arbeit soll der Einfluss der R6hrenalterung auf das mammaographische
Rdntgenspektrum beurteilt werden. Der Alterungsprozess der Rontgenrdhre hat einen Einfluss
auf die Strahlenqualitat des Rontgenstrahls und damit auf die Bildqualitat. Insbesondere in der
Mammographie kénnen aber auch kleine Veranderungen in der Strahlenqualitat groRRe
Auswirkungen auf die Bildqualitat haben. Wahrend die Strahlenqualitat hdufig vereinfachend
durch die Halbwertschichtdicke beschrieben wird, gilt die Rontgenspektroskopie als Gold-
standard zur Beurteilung der Strahlenqualitat. Die HVL-Methode wird in der Qualitéts-
sicherung routineméfig angewendet und ist bei der Abnahmeprifung von Mammaographie-
einrichtungen nach ONORM verpflichtend vorgeschrieben. Die Spektroskopie zahlt zu den
Methoden, die in der erweiterten Qualitatskontrolle angewendet werden kénnen und erlaubt
eine differenziertere Beurteilung der Strahlenqualitat.

Diese beiden Methoden sollten im Rahmen von experimentellen Messungen einander
gegeniibergestellt und dadurch Veranderungen der Strahlenqualitét innerhalb des
Messzeitraumes von ungeféhr einem Jahr beurteilt werden.

Daneben sollten Unterschiede der in der Mammographie verwendeten Anoden/Filter-
Kombinationen Mo/Mo, Mo/Rh und W/Rh bei verschiedenen Réhrenspannungen mit Hilfe

der Spektroskopie aufgezeigt werden.
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2 Methoden

2.1 Mammographiesysteme

Die Messungen der Rontgenspektren und der HVL wurden am analogen Film-Folien-System
Siemens Mammomat 3000 und am digitalen Mammaographiesystem Siemens Mammomat
Novation®® durchgefiihrt. Beide Gerate befanden sich zum Zeitpunkt der Messungen im
Routinebetrieb an der Universitatsklinik fir Radiologie des Landeskrankenhauses Graz.
Diese Systeme besitzen eine baugleiche Vier-Fokus-Réntgenrohre mit Bimetalldrehanode
(Molybdan/Wolfram). Die Bezeichnungen der Rdntgenstrahler lauten Pantix 40 Mo/W-100 G
(System Siemens Mammomat 3000) bzw. P40 Mo/W (Siemens Mammomat Novation DR).
Die BrennfleckgroRe betragt 0,3 mm fiir Ubersichtsaufnahmen und 0,1 mm fir
VergréRerungsaufnahmen (Sterntest). Der Anodenwinkel der beiden Systeme ist 20°. Die
Eigenfilterung der Rontgenrohren betragt 1 mm Beryllium. Es stehen Zusatzfilter aus
Molybdan mit einer Dicke von 30 um und Rhodium mit einer Dicke von 25 pum zur
Verfligung. Bei Verwendung der Molybdé&n-Anode kann zwischen den Zusatzfiltern aus
Molybdan und Rhodium gewahlt werden. Die Wolfram-Anode wird mit dem Rhodium-Filter
betrieben.

Der Siemens Mammomat Novation™ besitzt einen Festkorper-Flachdetektor aus 250 pm
dickem, amorphem Selen mit einer GréRe von 24,1 cm x 28,7 cm?. Die PixelgroRe des
Detektors betrdgt 70 um. Mit dem Detektor wird eine Auflésung von 7,1 Lp/mm erreicht
(Nyquistgrenze).

Das Mammographiesystem Siemens Mammomat 3000 wurde im Jahr 1996 installiert, das
System Siemens Mammomat Novation DR im Jahr 2007. Wahrend die analoge Einheit zu
Beginn der Messungen fir diese Arbeit bereits 11 Jahre in Betrieb war, wurde das digitale
System erst wenige Monate eingesetzt.

Alle Messungen wurden mit grofiem Brennfleck (0,3 mm) durchgefihrt.

Im Folgenden wird das Mammographiesystem Siemens Mammomat 3000 kurz als
,Mammomat 3000 bezeichnet, und das System Siemens Mammomat Novation® als
»,Novation DR*.
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2.2 Messung der Halbwertschichtdicke

2.2.1 Allgemeines

Die Halbwertschichtdicke gibt diejenige Schichtdicke an, hinter der die Intensitat bzw. die
Zahl der priméren Quanten eines schmalen Strahlenbiindels auf 50 % abgenommen hat. [49]
Sie kann aus Schwachungsmessungen bestimmt werden, indem die Luftkerma des durch
Aluminiumfilter unterschiedlicher Dicke geschwaéchten Strahlenbindel gemessen wird.
Abbildung 27 zeigt das Prinzip der HVL-Messung. Fir die Messungen in dieser Arbeit wurde

als Strahlendetektor eine lonisationskammer verwendet.
1 2 3 4 5
@I

Abbildung 27: Messanordnung zur Bestimmung der HVL
nach [52]. 1 Strahlenquelle, 2 und 3 Einblendung, 4 Filterschichten, 5 lonisationsmesskammer

Die lonisationskammer ist im Prinzip wie ein elektrischer Plattenkondensator aufgebaut. Sie
besteht aus einer Kammer, in der sich zwei Elektroden befinden. Die Kammer ist mit einem
ionisierbarem Gas gefullt.[36, 51, 80] Zur Messung der Intensitat von Rontgenstrahlung
werden Kammern mit Luftfillung verwendet, da die lonendosis fur Luft definiert ist.[46] An
die Elektroden wird eine Spannung angelegt, sodass sich ein elektrisches Feld aufbaut. Wenn
Rontgenphotonen in den Luftraum zwischen den Elektronen eintreten, werden die Luftatome
ionisiert. Es entstehen positive und negative Ladungstréger, d.h. lonen und Elektronen. Die
mittlere Anzahl der erzeugten Ladungspaare ist proportional zur Photonenenergie, die in der
Kammer abgegeben wurde. Das elektrische Feld trennt die entstandenen positiven und
negativen Ladungstrager. Die Ladungen werden von der jeweils entgegengesetzt geladenen
Elektrode angezogen. Die durch die lonisation bewirkte Ladungsanderung wird im Verlauf
eines Zeitraumes gemessen. Bei entsprechender Kalibrierung des Ladungsmessgeréates
(Elektrometer) wird unmittelbar eine Dosisangabe erhalten. Die angelegte Spannung muss
jedoch so grol3 gewéhlt werden, dass die Ladungstréger schnell genug auf den Elektroden

gesammelt werden, bevor sie rekombinieren kénnen und fir die Messung verloren gehen.
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[36, 51, 80] Die Elektroden sind Ublicherweise als Zylinder ausgefiihrt. Abbildung 28 zeigt
schematisch das Prinzip der lonisationskammer.[80]

lonisationskammer
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Abbildung 28: Prinzip der lonisationskammer
nach [80]. Messung der durch lonisation bewirkten Ladungsanderung einer lonisationskammer (Dosismessung)
a. Aufladen und b. Entladen der lonisationskammer
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2.2.2 Unterschiede in den Messvorschriften

Es gibt keine einheitlichen Richtlinien zur Messung der Halbwertschichtdicke. Am Beispiel
Osterreich (ONORM S 5240-12), der Europaischen Union (EU, EUR 16263 EN) und der
Vereinigten Staaten von Amerika (USA, MQSA) werden Unterschiede in der vom jeweiligen
Land geforderten Messgeometrie erlautert. Diese sind in Tabelle 8 zusammengefasst und

werden in den folgenden Unterkapiteln besprochen.

Messvorschrift ONORM EUR 16263 EN MQSA
S 5240-12
Kompressionsplatte im Strahlengang nein ja ja

L 200-300 mm von -
Position - Fokus entfernt maglichst fokusnah

Al-Folien Reinheit > 99,9 % >99,9 % >99,9 % 99,0 %/ >99,9 %
. moglichst auf
Position fokusnah auf Blende Kompressionsplatte

Unsicherheit in der

0 0 0,
Dickenbestimmung +10% 1% t1%
Zusétzliche Blende notwendig ja ja ja
Material k.A. Blei k.A.
Dicke k.A. >05mm -
Position méglichst auf
fokusnah Kompressionsplatte
Detektor-Position Abstand von
Lagerungsplatte >10,0 cm 4,5cm 5,0 cm
Projektion auf 6,0 cm, 6,0 cm, 4,0 cm,
Lagerungsplatte seitenzentriert seitenzentriert seitenzentriert
Berechnung der HVL mit Formel ja ja ja

Tabelle 8: Messvorschriften zur HVL-Messung in Osterreich, der EU und den USA
Nach [31, 85, 88, 93, 94]. k.A.: keine Angabe
MQSA Mammography Quality Standards Act
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2.2.2.1 ONORM

Abbildung 29 zeigt die Geometrie zur HVL-Messung in der Mammographie nach ONORM S
5240-12: 2003-05, Abschnitt 5.3 bzw. OVE/ONORM EN 61223-3-2, Abschnitt 5.2.2 [93,
94]. Die HVL wird in einem engen Nutzstrahlenbindel gemessen. Die Aluminium-Absorber
werden mdglichst fokusnah (Abstand FA < 30 cm) angebracht. Der Abstand zwischen
Aluminium-Absorber und Detektor des Diagnostikdosimeters ist moglichst grof? zu wéahlen.
Der Detektor des Diagnostikdosimeters wird in einem Abstand von mindestens 10 cm Gber
der Lagerungsplatte positioniert. Die lotrechte Projektion des effektiven Messortes des
Detektors auf die Lagerungsplatte (Abstand TD) liegt 6 cm von deren thoraxwandseitigen
Kante entfernt und ist seitenzentriert.

Die Halbwertschichtdicke wird laut ONORM ohne Kompressionsplatte gemessen.

Brennfleck

Filter

=30 cm

Al- Absorber
Blende

Lagerungsplatte

Messkammer

Strahlungsdetektor |Z|— —————————————————— TD =6 cm

- b2

Lagerungsplatte

Thoraxwandseite

Abbildung 29: Anordnung fiir die HVL-Messung, OVE/ONORM EN 61223
Modifiziert nach [93]
TD Abstand Thoraxwandkante-Detektor, b Lange der Lagerungsplatte
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2.2.2.2 European Protocol on Dosimetry in Mammography, EUR 16263 EN

Abbildung 30 zeigt die im European Protocol on Dosimetry in Mammography geforderte
Messgeometrie.[85] Am auffalligsten ist, dass die Halbwertschichtdicke mit Kompressions-
platte im Strahlengang gemessen wird. Begriindet wird dies damit, dass die Kompressions-
platte auch in der Patientenroutine immer im Strahlengang ist und die Halbwertschichtdicke
daher auch mit Kompressionsplatte gemessen werden soll. Die Kompressionsplatte soll in
einem Abstand von 20 bis 30 cm vom Fokus positioniert werden. Die zusatzliche Blende, die
zur Kollimierung des Strahlenbiindels dient, soll aus Blei herstellt sein und eine Dicke von
mindestens 0,5 mm haben. Sie wird direkt auf der Kompressionsplatte positioniert. Auf diese
Blende werden die Aluminiumfolien fir die Halbwertschichtdickenmessung gelegt. Ein
weiterer Unterschied ist der geforderte Abstand, in dem die Messkammer Uber der Lagerungs-
platte positioniert wird. Er betrdgt nur 4,5 cm, im Gegensatz zu mindestens 10 cm in der
ONORM.

Brennfleck

Filter
20- 30 cm
Al- Absorber
Blende S S
Kompressionsplatte
b
Lagerungsplatte
Messkammer
Strahlungsdetektor E- ------------------ TD =6 tm
4,5 cm b2

Lagerungsplatte

Thoraxwandseite

Abbildung 30: Anordnung fir die HVL-Messung, EUR 16263 EN
Modifiziert nach [85]
TD Abstand Thoraxwandkante-Detektor, b Lange der Lagerungsplatte
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2.2.2.3 Mammography Quality Standards Act (MQSA)

Im Mammography Quality Standards Act wird eine Messgeometrie vorgeschlagen, die im
Mammography Quality Control Manual des American College of Radiology (ACR)
veroffentlicht wurde (Abbildung 31).[31, 88] Die Kompressionsplatte wird im Strahlengang
belassen und ist moglichst fokusnah zu positionieren, wobei kein bestimmter Abstand zum
Fokus angegeben wird. Der Rontgenstrahl muss auf eine Flache kollimiert werden, die
geringfligig groRer ist als jene der lonisationskammer. Die ACR Protokolle erlauben die
Verwendung von Aluminiumabsorbern mit geringerer Reinheit (99 %) oder hohem Reinheits-
grad (> 99,9 %). Es wird jedoch darauf hingewiesen, dass das Messergebnis der HVL-
Messung bei Verwendung einer Aluminiumlegierung vom Typ 1100 um bis zu 7,5 % kleiner
ausfallen kann als bei Verwendung von 99,9 % reinem Aluminium. Die Aluminiumfolien
werden auf der Kompressionsplatte platziert. Der geforderte Abstand zwischen Messkammer
und Lagerungsplatte betragt 5 cm. Anders als in den 6sterreichischen und européischen
Vorschriften betragt die lotrechte Projektion des effektiven Messortes des Detektors auf der
Lagerungsplatte (Abstand TD) von deren thoraxwandseitigen Kante 4 cm statt 6 cm.

Brennfleck

Filter

moglichst klein

Al- Absorber
Blende
Eompressionsplatte

Lagerungsplatte

Messkarmmer

Strahlungsdetektor IZ‘ ___________________ TD =4 cm

5 om b2

Lagerungsplatte
Thoraxwandseite

Abbildung 31: Anordnung fir die HVL-Messung, MQSA
TD Abstand Thoraxwandkante-Detektor, b Lange der Lagerungsplatte
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2.2.3 Messdatenaufnahme

Die Halbwertschichtdicke wurde fiir beide Mammographiesysteme jeweils im August 2007,
Mai 2008 und August 2008 fir alle verfiigbaren Anoden/Filter-Kombinationen (Mo/Mo,
Mo/Rh, W/Rh) und drei verschiedene Rontgenréhrenspannungen (26 kV, 28 kV und 30 kV)
gemessen. Das Strom-Zeit-Produkt Q wurde bei 63 mAs eingestellt. Die verwendeten
Aluminiumfolien besal3en eine Reinheit von mindestens 99,4 % mit einer Dicke von 0,1 mm
und einer Flache von 15 x 15 cm. Fur die Messungen wurde das Strahlungsdosimeter WK 92
mit der lonisationskammer IC300 (Wellhofer Dosimetrie, Schwarzenbruck, Deutschland)
verwendet. Die lonisationskammer IC 300 besitzt ein aktives Volumen von 2,98 cm®.
Dosimeter und lonisationskammer wurden fir die Strahlenqualitdt Mo/Mo kalibriert. Da bis
zur Fertigstellung dieser Arbeit keine Korrektionsfaktoren fir die Anoden/Filter-
Kombinationen Mo/Rh und W/Rh verfligbar waren, konnten die Dosiswerte und damit die
Halbwertschichtdicken fir diese beiden Kombinationen nicht korrigiert werden. Aus diesem
Grund sind im Kapitel Ergebnisse ausschlielRlich die HVL-Werte fiir die Anoden/Filter-
Kombination Mo/Mo angeftihrt.

Bei Interesse konnen die HVL-Werte von Mo/Rh und W/Rh im Anhang (Tabelle 43, Tabelle
44, Tabelle 45, Tabelle 46) nachgelesen werden. Jedoch ist darauf hinzuweisen, dass diese
Werte nicht fiir die von der Kalibrierung abweichenden Anoden/Filter-Kombinationen Mo/Rh

und W/Rh korrigiert wurden.

2.2.3.1 Verwendete Messgeometrie

Die HVL-Messungen fir diese Arbeit erfolgten nicht nach der dsterreichischen Norm
(Tabelle 9). In der ONORM wird ein enges Nutzstrahlenbiindel gefordert. Dies wird
ublicherweise durch eine zusatzliche Blende zwischen Brennfleck und Aluminiumfilter
erreicht. Fur das System Mammomat 3000 stand eine Blende aus Aluminium (Opdima) mit
einer Blendendffnung von 2,5 cm x 1,7 cm zur Verfugung, die in eine daflr vorgesehene
Vorrichtung am Gehé&use eingelegt werden konnte. Eine vollstdndige Ausleuchtung der Mess-
kammer im Lichtvisier konnte mit der vorgeschriebenen Geometrie nicht erreicht werden.
Daher wurde die Distanz DL zwischen Messkammer und Lagerungsplatte fir die Messungen
im August 2007 und 2008 verringert (6,5 cm), und die Messkammer n&her an der Thorax-
wandkante der Lagerungsplatte positioniert (4,0 cm).

Die Einheit Novation DR besitzt jedoch keine Halterung fur eine zusatzliche Blende. Daher
wurde die Halbwertschichtdicke an diesem System im August 2007 und 2008 ohne
zusétzliche Blende gemessen. Um den Einfluss der zusatzlichen Blende auf den HVL-Wert
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beurteilen zu kénnen, wurde eine angefertigte Bleiblende fir die HVL-Messungen im Mai
2008 an beiden Mammographiesystemen verwendet. Da aber vor allem die VVeranderungen in
der HVL innerhalb eines Jahres von Interesse waren, wurde flr die abschlieRenden
Messungen im August 2008 wieder dieselbe Messgeometrie wie ein Jahr zuvor verwendet.
Der Abstand zwischen Messkammer und Lagerungsplatte DP soll den Anteil der Streu-
strahlung vermindern, der bei Verwendung einer lonisationskammer als Messkammer
miterfasst wird.

Die Messungen der HVL wurden prinzipiell ohne Kompressionsplatte im Strahlenfeld
durchgefuhrt. Im August 2008 wurde die HVL jedoch zusatzlich bei allen verfligbaren A/F-
Kombinationen und einer R6hrenspannung von 28 kV mit Kompressionsplatte im Nutz-
strahlenblindel gemessen, um den Effekt der Kompressionsplatte auf die HVL beurteilen zu
konnen.

Die Aluminium-Absorber wurden fokusnah direkt unter dem Tubusende angebracht, womit
ein moglichst grolRer Abstand zwischen Aluminium-Absorber und Detektor gewahrleistet
war, wie in der ONORM gefordert.

Messdatum System Kollimierung DL [cm] TD [cm]
25.08.2007 Novation DR keine 10,0 4,0
21.08.2007 Mammomat 3000 Opdima (Al) 6,5 4,0
18.05.2008 Novation DR Blende Pb 10,0 6,0
23.05.2008 Mammomat 3000 Blende Pb 10,0 6,0
08.08.2008 Novation DR keine 10,0 4,0
08.08.2008 Mammomat 3000 Opdima 6,5 4,0

Tabelle 9: Verwendete Messgeometrie der HVL-Messungen
Blendendffnungen: Blende Opdima aus Aluminium (Al): 2,5 cm x 1,7 cm, Blende aus Blei (Pb): 1,2cm x 1,2
cm, Dicke 0,2 cm
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2.2.4 Messdatenverarbeitung

2.2.4.1 Korrektur der Kerma-Werte fir Druck und Temperatur

Die durch die jeweilige Absorberdicke geschwachte Kerma wurde mit den Klimadaten fur
Druck und Temperatur, die parallel zur Messung aufgezeichnet wurden, korrigiert.

Dies ist notwendig, da die Kammerdaten nach DIN auf 1023 mbar (Po) und 293,2 Kelvin
(20°C, Ty) bezogen wurden, und die Umgebungsverhaltnisse (Umgebungsdruck P,
Umgebungstemperatur T) bei den Messungen von diesen Werten abwichen. Der

Korrekturfaktor k, wurde nach folgender Formel (18) berechnet:

k = (18)

Mit
Po,To: Normalbedingungen laut Kammerprifschein
P, T: Klimabedingungen wahrend der HVL-Messung
Po, P in mbar und Ty, T in Kelvin

2.2.4.2 Berechnung der Halbwertschichtdicke

Die Halbwertschichtdicke wurde mit folgender Naherungsformel (19) aus den korrigierten

Luftkermawerten berechnet:[94]

d1~ln(2~E2J—d2 ~In(2~::1J
HVL = d - (19)

Hierin bedeuten K; bzw. K, die gemessenen Luftkermawerte mit jenen Aluminium-
Absorbern im Strahlengang, die zur ndchsthoheren bzw. nachstniedrigeren Kerma tiber Ko/2
fuhren. Ky ist die gemessene Luftkerma ohne Aluminium-Absorber im Rdntgen-
strahlenbiindel. d; bzw. d, sind jene Dicken des Aluminium-Absorbers, die zur Kerma K;

bzw. K fuhren.
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2.3 Messung der Mammographie-Spektren

2.3.1 Spektroskopiesystem

Die Rontgenspektren der Mammographie-Rontgenréhren wurden mittels Compton-
Streutechnik aufgenommen. Die verwendete Spektroskopie- Messeinheit bestand aus einem
Compton-Spektrometer, einem Reinstgermanium-Detektorsystem (HPGe) und einem
analogen bzw. digitalen Spektrometer (Abbildung 32 bzw. Abbildung 33).

Die Photonen des Primérstrahls werden im Compton-Spektrometer an einem Streukdrper S
mit niedriger Ordnungszahl gestreut. Jene Photonen, die in einem Winkel von ungeféhr 90°
gestreut werden, gelangen zum HPGe-Detektor und werden in elektrische Signale
umgewandelt. Die vom Detektorsystem eintreffenden analogen Impulse werden im
Spektrometer verarbeitet und am PC gespeichert.

Es wurden zwei unterschiedliche Spektrometersysteme zur Verarbeitung der vom Detektor-
system kommenden Impulse verwendet. Flr die ersten Messungen im Juni 2007 und Janner
2008 wurde ein analoges Spektrometer bestehend aus einem analogen Verstarker und einem
Multichannel-Buffer (MCB) in Kombination mit einem PC verwendet. Diese als System A

bezeichnete Messeinheit ist in Abbildung 32 dargestellt.

Rintgenrihre

Hochs pannungs-
quelle

Detektorsystem Analoges Spektrometersystem

Abstand Fokus- Streukirper

Hochs pannungs-
filter
(Ortec 138L)

i MCB (Ortec 921) -
(e .r'“-‘-.I HPGe- Detekior | Vorverstirker Hauptverstirker | | . ‘.m :=.I
\ ) (Ortec239) | | || (Ortec672) ADC  Vielkanalspeicher
Spektrometer i

» -

Abbildung 32: Blockschaltbild des Spektroskopie-Systems A
mit analogem Spektrometer. S Streukorper
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Aufgrund eines technischen Defekts des MCB musste das analoge Spektrometer fur die
Messungen im Marz, Juli und August 2008 durch ein digitales System (Digital Signal
Processing System, DSP) ersetzt werden. Dabei handelt es sich um einen digitalen Signal-
prozessor, der den Hauptverstarker und den MCB eines analogen Systems ersetzt. Das
Blockschaltbild dieser als System B bezeichneten Spektroskopieeinheit ist in Abbildung 33
abgebildet.

Riintgenrithre

=

Hochs pannungs-
quelle

) Detektorsystem Digitales Spektrometersystem

Abstand Fokus- Streukiirper

Hochs pannungs-
i filter
(Ortec 138L)

L Zd Compton {" HPGe Vorverstirker
s ‘ Spektrometer \\‘: Detektor R

DSP- MCA . |
(Ortec DSPec jr. 2.0) | —

Abbildung 33: Blockschaltbild des Spektroskopie-Systems B
mit digitalem Spektrometer

Abbildung 34 zeigt den Spektroskopie-Arbeitsplatz im Raum der Mammographieeinheit
Mammomat 3000 an der Universitéatsklinik fir Radiologie des LKH Graz.
In den folgenden Unterkapiteln werden die einzelnen Komponenten der verwendeten

Spektroskopiemesseinheiten genauer betrachtet.
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Abbildung 34: Spektroskopie-Arbeitsplatz

Messung am 23.3.2008 am Mammographiesystem Mammomat 3000 (System B).
1 Compton-Spektrometer

2 HPGe-Detektorsystem mit Dewar

3 PC mit Anwendungssoftware

4 DSP-System (System B)

5 Spannungsversorgung, defekter MCB und analoger Verstérker (System A)
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2.3.1.1 Reinst-Germanium Detektor

Fur die spektralen Messungen wurde ein HPGe-Detektor- System in PopTop-Geometrie
eingesetzt. Dieses Detektorsystem besteht aus einem planaren Reinst-Germanium-Detektor
(Modell GLP-06299/05-P-S, EG&G Ortec, Oak Ridge, USA), einem Vorverstarker (Ortec
Modell 239, EG&G Ortec, Oak Ridge, USA) und einem Hochspannungsfilter (Ortec 138L,
EG&G Ortec, Oak Ridge, USA) in einer PopTop-Kapsel. An die Detektor-Kapsel ist ein
Dewargefaly (Modell DWR-5.0G, EG&G Ortec, Oak Ridge, USA) mit 5 Liter Fassungs-
vermdgen angeschlossen, das den flissigen Stickstoff zur Kiihlung des Detektors aufnimmit.
Das aktive Volumen des Detektors wird von einem hochreinen P-Typ-Germaniumkristall mit
einer Dicke von 5 mm und einer Flache von 28,3 mm? gebildet. Das Eintrittsfenster des

Detektors besteht aus einer 0,127 mm dicken Berylliumfolie.

2.3.1.1.1 Funktionsweise des HPGe-Detektors

Der HPGe-Detektor gehort zur Gruppe der Halbleiter-Detektoren. Das Kernstlick des HPGe-
Detektors ist eine in Sperrrichtung betriebene Halbleiterdiode mit einer hochohmigen
Sperrschicht. Der Detektor wandelt die einfallende Photonenstrahlung in eine der
abgegebenen Energie proportionalen elektrischen Ladungsmenge um.[68]

Das Element Germanium ist vierwertig, das heif3t, das Germanium-Atom besitzt vier Valenz-
elektronen. Die Valenzelektronen besetzen das Valenzband. Das Leitungsband ist das
energetisch niedrigste Band, in dem im Grundzustand noch unbesetzte Zustdnde vorhanden
sind. Die Energieniveaus des Leitungsbandes befinden sich tber jenen des Valenzbandes.
Zwischen dem Valenz- und dem Leitungsband befindet sich eine Energiellicke. In einem
idealen Halbleiter ohne Defekte und Fremdatome konnen keine Zustande innerhalb dieser
Llcke von Elektronen besetzt werden.[18] Im hochreinen Germanium-Kristall ist die
Konzentration von Akzeptor- und Donator-Unreinheiten nahezu Null. Die noch vorhandenen
kleinen Unreinheiten werden zur Klassifizierung des Germaniums verwendet. Im hochreinen
n-Typ Germanium tberwiegen die Donatoren, im hochreinen p-Typ Germanium die
Akzeptoren.[32]

Die einfallende Rontgenstrahlung wechselwirkt mit dem hochreinen Germanium des
Detektors, wobei Elektron-Loch-Paare entstehen. Ein Photon, das auf den ladungstrager-
verarmten Bereich des Germanium-Kristalls trifft, Gbertragt seine kinetische Energie tber
Wechselwirkungsprozesse auf ein Elektron. Das Elektron wird in das Leitfahigkeitsband
gehoben und hinterlasst im Valenzband ein ,,Loch“, das sich wie eine bewegliche positive

Ladung verhalt. Das energiereiche Elektron stol3t weitere Elektronen aus dem Valenzband,
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bis seine kinetische Energie erschopft ist. Die angestoRenen Elektronen erzeugen ihrerseits
weitere Elektron-Loch-Paare. Die Anzahl der erzeugten Elektron-Loch-Paare ist anndhernd
proportional zur Energie des Photons. Durch die angelegte Hochspannung wird ein
elektrisches Feld erzeugt, das die Rekombination der Elektronen und Ldcher verhindert. Diese
wandern entlang der Feldlinien zu den Sammelelektroden und erzeugen einen Ladungsimpuls,
dessen Betrag ein MaR fiir die Energie des Photons ist.[46]

Der Germanium-Kristall muss im Betrieb mit Flussigstickstoff auf die Temperatur von
flissigem Stickstoff (T = 77 K) gekdihlt werden, um das thermische Rauschen zu reduzieren.
Denn bei Raumtemperatur kommt es zu einer hohen thermischen Generation freier Ladungs-
trager, was zu einem hohen Leckstrom des Detektors fuhrt. Die Ursache dafir ist der relativ
kleine Abstand von Leitungs- und Valenzband von Germanium.[9] Zur thermischen Isolation
ist der Kristall in einem Hochvakuum eingebaut. Die Kiihlung des Detektors und die
Vorverstéarkerelektronik erfolgt Uber ein isoliertes Dewar-GefaR, in dem ein Reservoir von
flissigem Stickstoff in thermischem Kontakt mit dem Detektor steht.[47]

Das Detektorsystem wird bei einer Hochspannung von —2000 V betrieben. In Abbildung 35

ist der Aufbau des verwendeten Germanium-Detektorsystems dargestellt.
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To Electronics Capsul
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Pack

Germanium Crystal
Detector

7,

Cooled FET
Cooling Rod Assembly
Stabilizer
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EndC
Mounting aw

Cup
Contact Pin

Abbildung 35: Aufbau des HPGe-Detektorsystems
nach [91].
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2.3.1.1.2 Vergleich des HPGe Detektors mit anderen Detektoren

Gamma-Spektren im Bereich von einigen keV bis einigen 10 MeV kdnnen von verschiedenen
Typen von Detektoren gemessen werden: Szintillatordetektoren, Proportionaldetektoren,
lonisationskammern und Halbleiterdetektoren. Dabei erzielt man mit Halbleiterdetektoren die
besten Werte fir die Energieauflésung. Halbleiterdetektoren besitzen eine sehr gute Energie-
auflésung, da die notwendige Energie zur Freisetzung eines Ladungstragerpaares gegeniber
den von anderen Z&hlern sehr klein ist. Die notwendige Energie, um ein Elektron-Loch-Paar
zu erzeugen, ist bei Halbleiterdetektoren um den Faktor 10 kleiner als bei gasgefllten
lonisationsdetektoren. Daher ist die produzierte Ladungsmenge bei einer gegebenen Energie
um eine GrélRenordnung héher. Dies fuhrt zu einer stark verbesserten Auflésung.

Tabelle 10 gibt einen Uberblick tiber die Freisetzungsenergie W; verschiedener
Detektortypen.

Weiters verfuigen Halbleiterdetektoren Uber eine gute Zeitauflésung, da die Sammelzeiten der
Ladungstrager aufgrund der geringen Dimensionen des Zahlers klein sind, was einen
schnellen Impulsanstieg zur Folge hat. Das flr die Gammaspektroskopie am besten geeignete
Material ist Germanium.[9]

Detektor Wi [eV]
Plastik-Szintillator 100
Anthracen-Szintillator 60
Nal-Szintillator 28
Gasgefullte Zahler 30
Silizium-Halbleiter 3,6
Germanium-Halbleiter 2,8

Tabelle 10: Freisetzungsenergien von verschiedenen Detektortypen
nach [9].

2.3.1.1.3 Energieauflésung und Peak-Form des Germanium-Detektors

Das energetische Auflésungsvermdgen ist in der Photonenspektroskopie eine wichtige
Detektorkenngrofie, da sie ein Mal fur die Fahigkeit des Detektors ist, zwei eng neben-
einander liegende Linien im Spektrum zu trennen. Die Energieauflésung wird durch die
Halbwertsbreite (FWHM) der Impulshohenverteilung, die der Detektor bei Einfall von

monochromatischer Gammastrahlung erzeugt, angegeben. Die Halbwertsbreite ist die Breite
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des Photopeaks in halber Hohe seines Maximums (Abbildung 36). Zwei Spektrallinien
kdnnen voneinander getrennt werden, wenn sie mindestens eine Halbwertsbreite auseinander
liegen.[9, 51]

Abbildung 36: Definition der Energieauflésung

nach [51]. Zwei Peaks kdnnen aufgeldst werden, wenn sie durch einen Abstand getrennt sind, der gréBer als ihre
Halbwertsbreiten ist. Die durchgezogene Linie zeigt die Summe der beiden identischen Gauss Peaks, die durch
diesen Betrag getrennt sind.

Je kleiner die Halbwertsbreite ist, desto grofier ist die Energieauflésung des Detektors.
Germanium-Detektoren besitzen eine exzellente Energieauflésung. Das energetische
Auflosungsvermdgen eines Ge-Detektors wird blicherweise als Halbwertsbreite der 5,9 keV-
Linie von >°Eisen ,33 MeV-Linie von ®*Cobalt, 662 keV-Linie von **'Casium oder 1333 keV
von ®Cobald angegeben.[47]

Die Energieauflésung eines Germaniumdetektor-Systems wird durch statistische
Schwankungen in der Anzahl der im aktiven Detektorvolumen erzeugten Ladungstrager
(FWHMyget) und elektronisches Rauschen der auf den Detektor folgenden elektronischen
Elemente (FWHMgecr) bestimmt. Die Rauschbeitrdge addieren sich quadratisch entsprechend
folgender Gleichung (20):[22]

FWHM = /(FWHM,, )? +(FWHM,,_ )’ (20)

Detektoren mit kleinem Volumen zeigen eine bessere Energieauflésung als grolRe Detektoren,
denn das elektronische Rauschen steigt mit der Detektor-Kapazitét an, und kleine Detektoren
besitzen kleinere Kapazitatswerte. AuBerdem ist der Ladungsverlust durch Ladungstrager-

Trapping® in groRvolumigen Detektoren mit relativ groBen Ladungssammlungsdistanzen

! Trapping (Einfangen) bezeichnet das Einfangen von Ladungstragern an Fehlstellen und Verunreinigungen im
Kristall. Die eingefangenen Ladungstrager tragen nicht zum Signal an den Elektroden bei, daher ist die
Ladungssammlung unvollstandig.
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grolRer. Daher sind kleine planare Detektoren am besten fur die Rontgenspektroskopie und
niederenergetische Gammaspektroskopie geeignet.[47]
In Tabelle 11 sind Werte der FWHM fiir °Fe bei 5,9 keV und fiir °’Co bei 122 keV fiir das

verwendete Detektorsystem angefiihrt.

Energie Radioisotop Verstarkerzeitkonstante FWHM
[keV] [bs] [eV]
5,9 >Fe 6 160
122 o 6 474

Tabelle 11: Im Qualitatssicherungsdatenblatt fiir GLP-06299/05-P-S angefiihrte FWHM

Die Peak-Form ist eng mit der Energieauflosung verbunden. Die ideale Peak-Form wére eine
scharfe Delta-Funktion. In der Realitat hat der Peak immer eine endliche Breite.[51] Im
Prinzip folgt die Peak-Form der Poisson-Statistik. Wenn die Anzahl der Counts groRer als 20
ist, ist die Form des Full-Energy Peaks durch die Gauss-Verteilung gegeben.[22] Mittels
Halbwerts- und Zehntelwertsbreite kann abgeschétzt werden, wie sehr die Peak-Form von der
Gauss-Form abweicht. Die Zehntelwertsbreite (FWTM) ist die Breite des Photopeaks bei
einem Zehntel der Héhe seines Maximums (Abbildung 37). Das Verhéltnis von Zehntelwerts-
breite zu Halbwertsbreite (FWTM/FWHM) ist ein MaR dafir, wie sehr die Peak-Form der
theoretischen Gaussform dhnelt. Der theoretische Gauss-Peak besitzt ein FWTM/FWHM-
Verhéltnis von 1,823. Die FWTM sollte fiir einen Detektor von hoher Qualitat weniger als die
doppelte FWHM betragen.[14, 47]
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Abbildung 37: Halbwertsbreite (FWHM) und Zehntelwertsbreite (FWTM)
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2.3.1.2 Compton-Spektrometer

Um Energiespektren der Priméarphotonen von klinischen Réntgeneinheiten messen zu kénnen,
muss die Anzahl der Photonen, die den Detektor pro Zeiteinheit erreichen, begrenzt werden.
Denn die Rontgenflussrate der Rontgenréhren, die gewdhnlich in der diagnostischen
Radiologie verwendet wird, ist zu hoch, um direkt vom Germaniumdetektor, einem seriellen
Photonenzahler, gemessen zu werden. Bei hohen Flussraten kann ein ,,Pile-up“-Effekt
beobachtet werden.[54] Wenn zwei Photonen gleichzeitig oder in einem zu kurzen
Zeitintervall At hintereinander (kleiner als die Pulsdauer 1) auf den Detektor treffen, ist der
Detektor bzw. die Verstarkerelektronik nicht in der Lage, diese Quanten aufzuldsen. Es
kommt zum Pile-up-Phanomen, bei dem ein Summenimpuls beider Quanten detektiert
wird.[47] Das Ausgangssignal ist ein einzelner, verzerrter Impuls mit einer Amplitude, die
groRer als die eigentliche Pulsamplitude ist. Es wird somit nur ein Ereignis registriert, dem
eine Energie zugeordnet ist, die anndhernd gleich der Summe der eigentlichen Energien der
Photonen ist. Pile-up kann zu einer signifikanten Verzerrung des Energiespektrums fuihren
(Abbildung 38).[59]

At

Resulting Output Pulse
Pulse 2

Abbildung 38: Der Pile-up-Effekt
nach [59] . Es resultiert ein einzelner Impuls, dessen Amplitude mindestens gleich der Summe der beiden
urspriinglichen Amplituden ist. t ist die von vom Detektor und der auslesenden Elektronik abhéngige Pulsdauer.

Die Spektroskopie mit Ge-Detektoren erfordert Zahlraten von ungefahr 5-10* s oder
weniger, um Pulse-Pile-up-Effekte zu vermeiden.[54]

Es existieren direkte und indirekte Messmethoden, um flir Germaniumdetektoren geeignete
Zéhlraten zu erhalten und damit den Pulse-Pile-up-Effekt zu vermeiden. Bei den direkten
Methoden wird der Detektor im Primérstrahl platziert. Die Zahlrate im Detektor kann
verringert werden, indem der Réhrenstrom reduziert oder der primare Photonenstrahl
geschwécht wird bevor er den Detektor erreicht. Weiters kann die Effizienz des Detektors
vermindert werden, sodass nur ein kleiner Anteil der Photonen mit dem Detektormaterial

interagiert und zu Pulsen fuhrt. AuBerdem kann die Anzahl der Photonen, die den Detektor
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erreicht, verringert werden indem der Detektor in einem groen Abstand von mehreren
Metern zum Brennfleck der Rontgenréhre positioniert wird und vor dem Detektor sehr kleine
Kollimator6ffnungen angebracht werden.[54] Das Rontgenspektrum kann auch indirekt
gemessen werden, wobei der Detektor auRerhalb des Primarstrahls positioniert wird und
sekundare Photonen von einem bestrahlten Objekt aufzeichnet werden. Wenn ein Objekt mit
diagnostischen Rontgenstrahlen bestrahlt wird, kénnen drei Arten von sekundarer Strahlung
auftreten: K-/L-Fluorenszenzphotonen von Objekten mit relativ hoher Ordnungszahl,
kohérent (Reyleigh-) gestreute Photonen und inkohérent (Compton-) gestreute Photonen.[54]
Das Priméarspektrum kann mathematisch aus dem gemessenen Sekundarphotonenspektrum
rekonstruiert werden.

Fur die Messungen der Rontgenspektren in dieser Arbeit wurde eine indirekte Messmethode,
die Compton-Streutechnik mittels Compton-Spektrometer, verwendet. Hauptziel des
Compton-Spektrometers ist, die Wahrscheinlichkeit zu maximieren, dass Photonen, die auf
den Detektor treffen und aufgezeichnet werden, Compton-Photonen sind, die ungefahr in
einem Winkel von 90° zum Priméarphotonenstrahl gestreut wurden. Das Primérspektrum kann
mathematisch aus dem gemessenen Compton-Spektrum rekonstruiert werden.

Das verwendete Spectro-X AB Compton-Spektrometer (RTI Electronics AB, Schweden)
besteht aus einer Abschirmungskammer, einer Streukammer, die das Streumaterial enthélt,
und einer Spektrometerréhre mit Bleikollimatoren. Die Abschirm- und die Streukammer
haben die Aufgabe, den von der Rontgenrohre kommenden Primérstrahl auszurichten und den
90° gestreuten Strahl in Richtung der Spektrometerrdhre zu lenken.[54] Abbildung 39 zeigt
den schematischen Aufbau des Spektrometers. In Abbildung 40 ist das verwendete Compton-
Spektrometer abgebildet.

Der Primarstrahl tritt durch den Kollimator A in die Abschirmkammer des Spektrometers ein.
Die Abschirmkammer definiert mit den Kollimatoren A und B die Richtung des
Primarstrahls. Auerdem minimiert die Abschirmkammer die Anzahl der Photonen, die in der
Luft zwischen Brennfleck der Rontgenréhre und Streukammer gestreut wurden. Die Photonen
gelangen durch den Kollimator B in die Streukammer. Die Streukammer hat die Aufgabe,
einen gut definierten Streuwinkel zu erreichen und zu verhindern, dass Photonen, die
aullerhalb des Streuvolumens gestreut wurden, den Detektor erreichen. In der Streukammer
werden die Primarphotonen an einem Streukorper teilweise in einem Winkel @ von 90° zur

Einfallsrichtung gestreut.
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Abbildung 39: Schematischer Aufbau des Compton-Spektrometers
modifiziert nach [54]

Die gestreuten Photonen treten durch Kollimator E in die Spektrometerréhre ein. Kollimator
E verhindert, dass ungeeignet gestreute Photonen den Detektor erreichen und definiert
zusammen mit Kollimator B das Streuvolumen. Die am Streukdrper bzw. in der Luft der
Streukammer nicht gestreute Strahlung wird durch den Kollimator C aus dem Spektrometer
entlassen. Kollimator C minimiert die Rickstrahlung durch die Wénde der Streukammer.
Gegentiber von Kollimator E befindet sich Kollimator D. Photonen, die in die dem Detektor
gegeniiberliegende Richtung gestreut werden, treten durch Kollimator D aus der Streukammer
aus. Die Kollimatoren A, B und C dienen weiters der Ausrichtung des Spektrometers im
Primarstrahl mithilfe des Lichtvisiers. Wenn der Schatten des Streukdrpers im Lichtfeld, das
durch die Kollimatoren A, B und C gebildet wird, zentriert ist, ist das Spektrometer korrekt
ausgerichtet.

Die Spektrometerrohre besteht aus einer Bleiréhre von 6 mm Dicke, die von 4 mm Al zur
Strahlungsabschirmung umgeben ist. Der duf3ere Radius der Roéhre betragt 50 mm und die
Lange 231 mm. Im Inneren der Réhre sind zwei Kollimatoren, F und G. Die gestreuten
Photonen treten zundchst durch Kollimator F. Kollimator F verhindert, dass Photonen, die an
der inneren Oberflache der Spektrometerréhre gestreut werden, den Detektor erreichen.

Die gestreuten Photonen passieren anschlielend Kollimator G, bevor sie auf den Detektor
treffen. Der detektornahe Kollimator G hat die Form eines Kegelstumpfes, dessen Basis in

Richtung Streukorper gerichtet ist. Die Kegelform gewahrleistet, dass das gesamte
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Streuvolumen des Absorbers den Detektor erreicht. Die Kollimator6ffnung hat einen
Durchmesser von 2 mm. Kollimator G definiert die effektive Detektorflache.[95]

Der Streuwinkel @ beeinflusst die Energieauflésung und den Beitrag der unerwiinschten
kohérenten Streuung. Mit steigendem Streuwinkel sinkt der Beitrag der koharent gestreuten
Photonen, aber auch die Energieauflosung des Spektrometers.[54] Bei einem Streuwinkel
von annahernd 90° zur Richtung des Primarstrahls wird die Streuung der Rontgenstrahlen
vom Compton Effekt dominiert, mit einem minimalen Beitrag der kohédrenten Streuung

abhangig von der R6hrenspannung.

Abbildung 40: Spectro-X Compton-Spektrometer
nach [96]

Der im Compton-Spektrometer verwendete Streukdrper ist ein zylindrischer Stab aus
Polymethylmethacrylat (CsHgO2), mit einem Durchmesser von 2,11 mm und einer Lange von
40 mm. Das Streumaterial hat einen Einfluss auf die Energieauflésung des Compton-
Spektrometers und sollte eine moglichst niedrige Ordnungszahl besitzen. Denn einerseits
steigt der Beitrag kohé&rent gestreuter Photonen mit steigender Ordnungszahl, andererseits
werden keine charakteristischen Rontgenstrahlen vom Streukdrper detektiert, wenn die
Ordnungszahl klein genug ist. AuBerdem sinkt die mittlere kinetische Energie der Streu-
elektronen mit sinkender Ordnungszahl. Dies flhrt dazu, dass die Compton-Verbreiterung
sinkt. Weiters ist der Compton-Prozess der dominierende Wechselwirkungsprozess in
Materialien mit niedriger Ordnungszahl, auch bei niedrigen Photonenenergien, sodass die
Schwéchung im Streukdrper hauptséchlich durch Compton-Streuung verursacht wird.[53]
Matscheko und Ribberfors [54] haben die optimale Kombination von Parametern, wie Form
und VVolumen des Streukorpers bestimmt, um die Compton-Verbreiterung zu reduzieren. Sie
sind zu dem Ergebnis gekommen, dass die optimale Form ein zirkul&rer Stab ist, der
senkrecht zu einer Ebene liegt, die das Zentrum des Rontgenfokus, des Streukorpers und des
Detektors enthélt (Abbildung 41).
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Abbildung 41: Lage des Streukdrpers zu Fokus und Detektor
modifiziert nach [54].

Im Rekonstruktionsalgorithmus wird angenommen, dass alle Photonen mit diesem Winkel 6
=90 ° gestreut werden. Allerdings ware das nur idealerweise der Fall. Die Abweichungen A6
vom Winkel 6 erhdhen die Energieverbreiterung der detektierten Photonen. Die geometrische
Energieverbreiterung ist stark energieabhangig und fir Primé&rphotonenenergie unter 50 keV,
wie in der Mammographie verwendet, nicht kritisch.[54]

Das Energiespektrum @y, der Primérphotonen wird aus der aufgezeichneten
Pulshéhenverteilung mittels Entfaltungsverfahren ermittelt. &, kann vereinfacht mit
folgender Formel (21) berechnet werden:[13]

By = Ky oD(h) (’,‘l—’;)2 (;%");I A (21)
Mit

K Normierungskonstante

I 0 gemessene Pulshohenverteilung

D(hv") Detektorantwortfunktion

hv’ Energie des gestreuten Photons

hv Energie des Primarphotons

(do/dQ)kn  Klein-Nishina-Wirkungsquerschnitt
A Abschwachungskorrekturfaktor
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Diese Formel (21) ist nur in Energieintervallen anwendbar, in denen sich die Frequenz der
Primarphotonen langsam andert.[13]
Die Energie des Priméarphotons hvg kann mittels Compton-Formel (22) aus der Energie des

gestreuten Photons hv” und dem Streuwinkel @ berechnet werden:[54]

hyv
hv'= (22)
1+ hv(1-cos®)

mc?

Dabei ist mc? die Ruheenergie des Elektrons.

Fur die Messungen der Mammographie-Spektren wurden das Compton-Spektrometer und der
HPGe-Detektor auf einer goniometrischen Vorrichtung positioniert. Dies hat den Vorteil, dass
die beiden Gerate in einer Linie ausgerichtet und auf gleicher H6he positioniert sind. So wird
garantiert, dass die detektornahe Kollimator6ffnung G zentrisch vor dem Detektorfenster des
HPGe-Detektors ausgerichtet ist. Der Streukorper wurde im Zentralstrahl parallel zur Anode-
Kathode-Richtung (senkrecht zur Thoraxwandseite der Lagerungsplatte) positioniert. Da die
spektrale Verteilung in der Anode- Kathode-Richtung variiert und relativ einheitlich normal
zu dieser Richtung ist, muss der Absorber in Anode-Kathode-Richtung positioniert werden,
wenn das mittlere Energiespektrum der Photonen, die den Patienten erreichen, gemessen
werden soll.[27, 54] Abbildung 42 zeigt die Positionierung des Compton-Spektrometers und

des Detektorsystems mit Dewargefald auf der goniometrischen Vorrichtung.

Abbildung 42: Spektrometer und HP Ge-Detektor auf der goniometrischen Vorrichtung
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2.3.1.3 Elektronische Beschaltung des Germanium-Detektors

Die an den Detektor angeschlossenen Gerate erzeugen einen Spannungsimpuls, dessen Héhe
zur Photonenenergie proportional ist, und speichern diesen in einem Speichermedium nach
Hohe und Haufigkeit ab. Die elektronische Beschaltung der verwendeten Messeinheiten
bestand aus einem im Detektorsystem integrierten VVorverstarker, einem analogen
Spektrometer (System A) mit Verstarker und einem Multichannel-Buffer bzw. einem

digitalen Spektrometer (DSP-System, System B).

2.3.1.3.1 Vorverstarker

Der Germanium-Detektor liefert eine elektrische Ladungsmenge, die zur Energie der
einfallenden Photonen proportional ist. Die Ladung ist jedoch so Klein, dass sie zunachst
verstarkt werden muss. Daher ist das erste Element der Signalverarbeitungskette ein ladungs-
empfindlicher VVorverstarker. Der VVorverstarker eines Germaniumdetektors erzeugt aus der
Ladungsmenge einen dazu proportionalen Spannungspegel U,. Seine Aufgabe ist einerseits
die Verstarkung des Detektorsignals und andererseits die zeitliche Integration des Impulses.
Dazu wird ein kapazitiv riickgekoppelter invertierender Operationsverstérker als Integrator
verwendet.[68] Abbildung 43 zeigt das Prinzip eines ladungsempfindlichen Vorverstarkers.
Der ladungsempfindliche VVorverstarker liefert am Ausgang eine treppenstufenformige
Spannung, bei der die Information tber die Teilchenenergie in der Hohe der Stufen liegt.[68]
Der Integrationskondensator Cx wird tber den Integrator-Entladewiderstand R, entladen. Die
Ausgangsimpuls-Amplitude ist von der Ladung des Detektorsignals und der am Vorverstarker
eingestellten Rickkopplungs-Kapazitat Cy, abhangig, aber von der Detektor-Kapazitat Cp
unabhéngig.[47]

************************

[ —f

Abbildung 43: Prinzip des ladungsempfindlichen VVorverstarkers,
an den ein Halbleiterdetektor angeschlossen ist. Modifiziert nach [68].
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Da das Eingangssignal des Vorverstarkers schwach ist, werden Vorverstarker gewohnlich so
nahe wie moglich am Detektor angebracht. Der Vorverstarker befindet sich mit dem Detektor
im thermisch isolierten, zylindrischen Aluminium-Gehduse, das auf einem mit flissigem
Stickstoff gekuihlten Dewar-Gefal sitzt. Die Eingangsstufen des VVorverstarkers werden so auf
die Temperatur des siedenden Stickstoffs gekihlt, was elektronisches Rauschen reduziert.[47]
Der Detektor-Vorwiderstand Rp verbindet den Detektor mit der Hochspannung. Fiir die
Messungen in dieser Arbeit wurde das Modell Ortec 239 (EG&G Ortec, Oak Ridge, USA)

verwendet.

2.3.1.3.2 Hauptverstarker und Vielkanal-Buffer (System A)

Hauptverstarker

Das Signal des Detektors gelangt nach dem Vorverstéarker in den Hauptverstarker. Die
Hauptaufgaben des Hauptverstarkers sind die Signalverstarkung und die Impulsformung. Der
Hauptverstérker verstarkt das Signal des VVorverstarkers auf einen Amplitudenbereich von 0
bis 10 V, um eine Weiterverarbeitung und Analyse der Impulse zu ermdglichen. Die
Verstarkung des Vorverstéarkersignals erfolgt mit wechselspannungsgekoppelten Verstarker-
Stufen. Da die Energieinformation in den Spannungsspriingen des VVorverstarker-Ausgangs-
signals liegt, werden nur diese weiterverstarkt.[68]

Die Impulsformung geschieht durch elektronische Differentiation bzw. Integration mittels
Hoch- und Tiefpassfiltern.[47] Differenzierglieder schwéchen Signale mit niedriger Frequenz,
wéhrend Integrierglieder jene mit hoher Frequenz schwachen. Damit wird die Signal-
verarbeitung auf den Frequenzbereich beschrénkt, in dem sinnvolle Detektorsignale
liegen.[18] Der Impuls wird auf eine (annéhernde) Gauss- bzw. Dreiecksform gebracht, was
das Signal-Rausch-Verhéltnis erhoht.[68] Die Dreiecksimpulsform ist gegentiber der Gauss-
Impulsform dann von Vorteil, wenn kleine Pulsverarbeitungszeiten (Shaping Time t;)
verwendet werden, da bei gleicher Totzeit das Rauschen reduziert werden kann.[89]
Wahrend der Digitalisierung eines analogen Signals im Analog-zu-Digital-Wandler (ADC)
und der Speicherung im Vielkanalspeicher kann kein weiteres Signal registriert werden. Diese
Zeitdauer wird als Totzeit bezeichnet. Die Zeit, in der der ADC messbereit ist, ist die ,,Live
Time*. Die Real Time ist die real verstrichene Zeit. Die Differenz aus Real Time und Totzeit
ist die Live Time.[92]

Der analoge Linearverstarker besitzt eine wéhlbare Shaping Time, die die Detektorimpulse
fur die beste Auflosung oder den besten Durchsatz formt.[92] Einerseits sollte t; gro3 genug

sein, um die maximale Amplitude des Impulses zu erfassen, andererseits wird die Totzeit
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minimiert, wenn eine kleine Shaping Time gewahlt wird, da damit der Durchsatz erhéht
wird.[90]

Am verwendeten analogen Verstérker Ortec 672 (EG&G Ortec, Oak Ridge, USA) kann die
Shaping Time zwischen 0,5 ps und 10 s eingestellt werden. Der Verstarkungsgrad ist
zwischen 2,5 und 1500 wahlbar. Der Verstarkungsgrad ist das Produkt der Grobverstarkung
(Coarse Gain) und der Feinverstarkung (Fine Gain).[89]

Der Ortec 672 besitzt eine Pile-Up-Unterdriickungs-Schaltung, die tiberwacht, ob innerhalb
eines vorgegebenen Zeitintervalls (Inspektions-Periode) mehr als ein Impuls auftritt. Wenn
dies der Fall ist, gibt sie ein Sperr-Signal an den Eingang des ADC ab, um die Konvertierung

dieser Impulse zu verhindern.[68]

Vielkanalbuffer

Der Vielkanalbuffer (MCB) ersetzt zusammen mit einer geeigneten Software-Anwendung auf
einem PC die Funktionen eines Vielkanalanalysators (MCA). Die Impulse gelangen vom
Ausgang des Hauptverstarkers in den Vielkanalbuffer. Der MCB hat die Aufgabe, die
Impulse nach ihrer Hohe zu sortieren und ein Signal zu erzeugen, das die Haufigkeit einer
bestimmten Impulshéhe beschreibt. Ein MCB besteht aus einem Analog-zu-Digital-Wandler,
einem Adressregister und einem Vielkanalspeicher.

Der ADC des Vielkanalanalysators wandelt die Eingangsspannung in eine binédre Zahl (bzw.
Kanalnummer) um. Die ADC-Binérzahl wird im Rechenwerk als Adresse eines Speicher-
platzes interpretiert, in dem die zur Impulshéhe gehérende Haufigkeit gespeichert werden
soll. Die Recheneinheit addiert demjenigen Kanal, dessen Adresse diese binére Zahl ist, zum
dort vorhandenen Inhalt eine Eins. Der Kanalinhalt am Ende der Messung ist dann die Zahl
der aufgetretenen Impulse mit einer bestimmten Amplitude.[68] Die Pulshdéhenverteilung
wird in einem Histogramm am PC dargestellt, wobei auf der x-Achse die Pulsh6he und auf
der y-Achse die Anzahl der Counts aufgetragen sind. Die Impulshéhe ist ein MaR fiir die im
Detektor umgesetzte Rontgenenergie. Durch Energiekalibrierung der Kanalzahlen wird das
Impulshéhenspektrum in ein Energiespektrum umgewandelt.[92]

Fur die Messungen in dieser Arbeit wurde das Modell Ortec 921 (EG&G Ortec, Oak Ridge,
USA) mit der Software GammaVision™ Model A66-BI Version 2.40 (EG&G Ortec, Oak
Ridge, USA) verwendet.
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2.3.1.3.3 Digitales Signalverarbeitungssystem (System B)

Nach dem Defekt des analogen MCB wurden die Funktionen des MCB und des Haupt-
verstarkers durch ein digitales Signalverarbeitungssystem (DSP-System) ersetzt. Dieses
digitale Spektrometer unterscheidet sich grundsétzlich vom analogen System (Abbildung 44).
Die grofiten Unterschiede liegen im Zeitpunkt der Digitalisierung in der Signalkette und der

Aurt der Signalfilterung.

N AT A hi .
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Abbildung 44: Architekturunterschiede zwischen analogem und digitalem Spektrometer
modifiziert nach [17]. AMP Verstarker, MCA Vielkanalanalysator, ADC Analog-Digital-Wandler, FPGA Field
Programmable Gate Array, uP Mikroprozessor, Mem Speicher.

Im analogen System formt der Verstéarker die vom Vorverstarker des Detektors eintreffenden
analogen Impulse. Nach der Impulsformung wird das analoge Signal in den Multichannel-
Buffer Ubertragen, wo die geformten Impulse in einem ADC digitalisiert und anschlieRend
weiterverarbeitet werden. Im Gegensatz dazu erfolgt die Digitalisierung des Signals im DSP-
System gleich nach der VVorverstérkerstufe. Dies ermdglicht eine digitale Impulsformung und
digitale Filterung des Signals.[61] Ein schneller ADC wandelt das Eingangssignal vom Vor-
verstarker in eine Zahlenfolge um. Alle weiteren Prozesse bleiben digital. Das Aufarbeiten
des Signals geschieht mit einem digitalen Filter, die Verstarkung ist eine mathematische
Multiplikation, der digitale Wert kann direkt in den Speicher geschrieben werden.[61] Das
vom ADC verarbeitete Signal wird einem feldprogrammierbaren Gate-Array (FPGA)
zugefihrt. Diese Echtzeitverarbeitungseinheit fiihrt die digitale Filterung durch und bietet
grundlegende Funktionen eines analogen Verstarkers, wie Verstarkereinstellungen,
Stabilisierung, Null-Linien-Restauration oder Pole-Zero-Kompensation. Die System-
Kontrolle erfolgt durch den Mikroprozessor (UP).

Ein Vorteil der DSP-Systeme ist die Moglichkeit einer nahezu idealen Pulsformung
entsprechend einer Quasi-Trapezform.[61] Die Impulsform eines digitalen Filters wird durch
die Parameter Rise Time, Cusp-Formfaktor und Flattop-Weite bestimmt (Abbildung 45).
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Abbildung 45: Trapezférmige digitale Filterantwort
modifiziert nach [44].

Die Anstiegszeit oder Rise Time tr ist gleich der Abfallzeit und entspricht der doppelten
Shaping Time ts eines konventionellen analogen Verstérkers (23):[79]

R = 2- ts (23)

Der Cusp-Formfaktor bestimmt die Krimmung der Schenkel des Quasi-Trapez. Die Flattop-
Weite legt die Breite des Plateaus des Trapezes fest. Eine groRere Flattop-Weite macht die
Pulsform breiter, was die Auflésung verbessern kann, aber die Durchsatzrate verringert.[79]
Je nach DSP-System kdnnen diese Parameter vom Benutzer selbst eingestellt werden oder
werden teilweise automatisch gesetzt. Beim verwendeten System Ortec DSPec jr. 2.0 (EG&G
Ortec, Oak Ridge, USA) kénnen die Rise time und die Flattop-Weite mit der MAESTRO™
fir Windows Software (EG&G Ortec, Oak Ridge, USA) variiert werden. AuRerdem bietet das
System eine automatische Optimierungs-Funktion fur die Wahl der Flattop-Weite an. Die
Rise Time ist beim DSP-System DSPec jr. 2.0 im Bereich zwischen 0.8 ps und 23 s
einstellbar, die Flattop-Weite zwischen 0,3 und 2,4 ps.
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2.3.2 Messdatenaufnahme

Die Aufnahme der Spektren erfolgten im Juni 2007 sowie im Janner, Marz und Juli 2008. Die
Messungen im Juni 2007 wurden im Rahmen eines Seminars meiner Betreuerin, Frau Univ.-
Prof. i.R. Dr. phil. Gerharde STOFFLER, zur Vorbereitung auf diese Arbeit aufgenommen.

2.3.2.1 Wahl der Parameter an Verstarker und MCA bzw. DSP-MCA

Zunéchst wurden die Verstarkerparameter ausgewahlt. Dazu wurden Spektren eines
Ameritium-241 (***Am-) Strahlers aufgenommen und die Verstarkungsfaktoren so lange
variiert, bis die gewiinschte Kanalbreite von ungefahr 100 eV erreicht wurde. Alle Spektren
wurden mit einer Kanalanzahl von 1024 Kanélen aufgenommen, da die verwendete

Rekonstruktionssoftware XCOMPTON nur bei maximal 1024 Kanélen anwendbar ist.

2.3.2.1.1 Verstarkungsfaktoren

Die gewinschte Kanalbreite wird tber die Wahl der Verstarkungsfaktoren bestimmt. Die
Gesamtverstarkung wird durch die Multiplikation der Grobeinstellung (Coarse Gain) mit der
Feineinstellung (Fine Gain) mdglich.

Laut Spectro-X AB Compton Spectrometer Manual betragt die ideale Kanalbreite fiir die
Messung von Rontgenspektren in der Rontgenmammographie 100 eV.[95] Die in dieser
Arbeit gewahlten Kanalbreiten weichen teilweise von dieser idealen Einstellung ab (Tabelle
12), da die ersten Messungen urspriinglich nur Testmessungen zur Uberpriifung der Mess-
einheit darstellen sollten. Jene Verstarkereinstellungen, die zu einer geeigneten Kanalbreite
gefiihrt haben, wurden anschlieRend fir die Aufnahme der Kalibrierspektren und in Folge flr

die Messung der Mammographiespektren verwendet.

Messdatum MCA Verstarkungseinstellungen Kanalbreite
Coarse Gain Fine Gain [eV]
06.06.2007 Ortec 672 20 10/10 162,7
11.06.2007 Ortec 672 20 15/00 113,3
27.01.2008 Ortec 672 20 14/10 117,7
23./29.03.2008 DSPec jr. 2.0 X2 0,5757 99,4
24./25.07.2008 DSPec jr. 2.0 X2 0,558 99,2

Tabelle 12: Verstarkereinstellungen und resultierende Kanalbreite
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2.3.2.1.2 Shaping- bzw. Rise Time und En

Tabelle 13 gibt einen Uberblick tiber die bei den einzelnen Messungen gewahlten Parameter
Kanalbreite, Shaping bzw. Rise Time und die Energie Enin, die mit dem Lower Level
Discriminator (LLD) eingestellt wurde. Laut Handbuch des Spectro-X AB Compton-
Spektrometers [95] ist das Compton-Spektrometer so konstruiert, dass es bei optimalen
Pulsraten im Detektor-MCA-System arbeitet. Daher sollte die Shaping Time so klein wie
maoglich eingestellt werden, vorzugsweise nicht grofer als 1,0 ps, um Totzeitverluste zu
minimieren und hohere Pulsraten zu ermdglichen.[95] Aus diesem Grund wurde die Shaping
Time bei 0,5 us eingestellt und die Rise Time entsprechend bei 1,0 ps.

Die Impulse, die unterhalb der LLD-Schwelle liegen, werden nicht digitalisiert. Da jedem
Kanal durch die Energiekalibrierung eine bestimmte Energie zugeordnet wird, legt der LLD

die minimale Energie Ep, fest.

Messdatum MCA Kanalanzahl ts [us] tr [us] [kg‘\';]
06.06.2007 Ortec 672 1024 0,5 - 3,735
11.06.2007 Ortec 672 1024 0,5 - 2,562
27.01.2008 Ortec 672 1024 0,5 - 4,930
12.03.2008 DSPec jr. 2.0 - 1,0 0,270
24./25.07.2008  DSPec jr. 2.0 1024 - 1,0 3,754

Tabelle 13: Shaping bzw. Rise Time-Einstellungen, Kanalanzahl und E;,

2.3.2.2 Auswirkungen der Rise bzw. Shaping Time auf das ***Am-Spektrum

In Abbildung 46 sind ein Spektrum einer ***Am-Quelle abgebildet, das mit einer t, = 1 pis
aufgenommen wurde sowie ein Am-241-Spektrum, das mit einer tr = 2 us aufgezeichnet
wurde. Aus der Abbildung ist ersichtlich, dass eine Veranderung der Rise Time
Auswirkungen auf die Zahlrate und die Peak-Breite hat. Die Erhéhung der Rise Time von 1us
auf 2 ps fuhrt zu einer Zunahme der Zahlrate des ***Am-Peaks bei 59,5 keV von ungefahr

14 Counts/s auf ungefahr 18 Counts/s. Die Halbwertsbreite sinkt von 0,56 keV bei tg = 1us
auf 0,43 keV bei tgr = 2 us, was einer Steigerung der Energieauflésung entspricht. Allerdings
steigt auch die Totzeit, wenn die Rise Time von 1 ps auf 2 ps erhéht wird, und zwar von

0,15 % auf 0,37 % der Aufnahmezeit (Real Time). Die Variation der Shaping Time hat
dieselben Folgen.[10]
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Abbildung 46: Einfluss der Rise Time auf das Spektrum
Spektrum der #**Am-Quelle mit tz = 1 ps (rot) bzw. Spektrum der **Am-Quelle mit tz = 2 ps (blau)

2.3.2.3 Energiekalibrierung des Spektrometersystems

Die Energiekalibrierung bestimmt den Zusammenhang zwischen einer Kanalnummer und der
zugehorigen Energie fir die jeweilige Einstellung der Verstarkerparameter. Die Energie-
Kalibrierung erfolgt mit Hilfe der Gammaenergien bekannter Nuklide. Die Kanalnummer
einer Gammalinie bekannter Energie wird mittels Software einer Energie zugeordnet. Fir die
Energiekalibrierung sollte eine Standardquelle verwendet werden, deren Gammastrahlen-
energien nicht weit von den zu messenden Energien entfernt liegen. Da auch die besten
Spektrometersysteme Nichtlinearitdten eines Kanals zeigen kdnnen, sind mehrere Kalibrier-
peaks an verschiedenen Punkten entlang des gemessenen Energiebereichs zu verwenden, um
diese Nichtlinearitaten zu berticksichtigen.[47]

In dieser Arbeit wurde das Nuklid **Am fiir die Energiekalibrierung verwendet. Dieser
Alphastrahler besitzt eine Halbwertszeit von 432,2 Jahren und zerfallt Giber angeregte
Zustande von Neptunium-237 (**™Np) in Neptunium-237 (**’Np) unter Aussendung von

Gammaquanten (Abbildung 47)

Mam ——— > P'MNp ———> Z'Np + y-Strahl

Abbildung 47: Zerfallsschema von **Am
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Fir die Energiekalibrierung wurden die Gammalinien von **Am bei 26,35 keV und 59,54

keV herangezogen (Tabelle 14).

Isotop Energie [keV] Intensitat [%]
21Am 59,54 35,9
21Am 26,35 2.4

Tabelle 14: Energie und Intensitat des fir die Kalibrierung verwendeten ***Am-Peaks
nach [87].

Das Spektrum eines ***Am-Strahlers wurde fiir die Energiekalibrierung bei den davor
festgelegten Verstarkerparametern aufgenommen und eine Energiekalibrierung mit Hilfe der
Software GammaVision™ bzw. MAESTRO™ durchgefiihrt. In Abbildung 48 ist das
Spektrum der ***Am-Quelle dargestellt, das zur Energiekalibrierung fir die Messungen am
06.06.2007 aufgezeichnet wurde.
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Abbildung 48: Photonenspektrum des Nuklids Ameritium-241
fur die Energiekalibrierung des HPGe-Detektors der am 06.06.2007 aufgenommenen Mammographiespektren
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2.3.2.4 Energieauflosung des Spektroskopiesystems

Die Energieauflésung des Spektroskopiesystems wurde aus den Kalibrierspektren bestimmt.
Dazu wurde die Halbwertsbreite (FWHM) des Peaks von **Am bei 59,5 keV bestimmt, da
die Halbwertsbreite ein MaR fiir die Energieauflosung ist. Die FWHM wurde mit dem Tool
Peak Info* der Software GammaVision™ und graphisch im Softwareprogramm DIAdem™
10-Student Edition (National Instruments Corporation, Austin, Texas, USA) ermittelt.

Tabelle 15 zeigt die Ergebnisse, wobei die graphisch in DIAdem™ ermittelten FWHM-
Werte in Klammern angegeben sind. Die Halbwertsbreite betrdgt demnach zwischen 0,43 keV
und 0,58 keV. Das digitale Spektrometersystem zeigt hohere FWHM-Werte als das analoge

System, was fir eine hohere Energieauflésung des analogen Spektrometersystem spricht.

Messdatum System FWHM 5954 kev [KEV]
06.06.2007 Analoges Spektrometer 0,46 (0,48)
11.06.2007 Analoges Spektrometer 0,45 (0,45)
27.01.2007 Analoges Spektrometer 0,43 (0,44)
23./29.03.2008 Digitales Spektrometer 0,55 (0,58)
24./25.07.2008 Digitales Spektrometer 0,54 (0,55)

Tabelle 15: Halbwertsbreite der ***Am-Kalibrierspektren

2.3.2.5 Aufnahme der Mammographie-Spektren

Die Pulshohenverteilungen wurden am 06.06.2007, 11.06.2007 und 27.01.2008 mit der
Software GammaVision™ bzw. am 23.03.2008, 29.03.2008 und 24./25.07.2008 mit dem
Programm MAESTRO™ aufgezeichnet. Alle Spektren wurden ohne zusatzliche Blende im
Strahlengang gemessen. Das Strom-Zeit-Produkt Q war konstant bei 100 mAs eingestellt. Die
Rontgenrohrenspannung und die Anoden/Filter-Kombination wurden variiert. Jene
Verstarkungsfaktoren, die bei der jeweiligen Energiekalibrierung verwendet worden waren,
wurden auch bei den zugehdrigen Messungen der Réntgenspektren eingestellt. Der Abstand D
zwischen Fokus und Streukérper war fiir das Mammaographiesystem Mammomat 3000 an den
unterschiedlichen Messtagen verschieden. Fir das Mammographiesystem Novation DR war
der Fokus-Streukorper-Abstand D auBer im Juni 2007 immer bei 40,5 cm eingestellt. Fur
jedes Rontgenspektrum wurden 40 Einzelexpositionen aufgezeichnet, um ausreichende Zahl-
statistiken zu erreichen. Eine Ausnahme ist das am 06.08.2008 gemessene W/Rh-Spektrum,

das mit 100 Einzelexpositionen aufgenommen wurde.
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Tabelle 16 gibt eine Ubersicht tiber die eingestellten Parameter.

Datum System Q Anzahl der D Strahlenfeld
[mAs] Expositionen [cm] [cm]
06.06.2007 Mammomat 3000 100 40 33,5 18x 24
11.06.2007 Novation DR 100 40 37,0 24 x 30
27.01.2007 Novation DR 100 40 40,5 24 x 30
23.03.2008 Mammomat 3000 100 40 42,3 18 x 24
29.03.2008 Novation DR 100 40 40,5 24 x 30
24./25.07.2008  Mammomat 3000 100 40 40,5 18x 24
24./25.07.2008  Novation DR 100 40 40,5 24 x 30
06.08.2008 Novation DR 100 100 23,5 24 x 30

Tabelle 16: Messbedingungen an den verschiedenen Messtagen

Die Pulshéhenverteilungen wurden im Dateiformat .chn abgespeichert, da die anschlielende
Rekonstruktion mit der Software Spectro-X™ nur im Dateiformat .chn méglich ist.

In Abbildung 49 ist eine Pulshohenverteilung dargestellt, die im Janner 2008 mit dem
Mammaographiesystem Novation DR mit der Anoden/Filter-Kombination Mo/Mo bei 28 kV

und 100 mAs aufgenommen wurde.
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Abbildung 49: Pulshéhenverteilung
aufgenommen am 27.01.2008. Aufnahmeparameter: Mo/Mo, 28 kV, 100 mAs, Novation DR
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Abbildung 50 zeigt Pulshéhenverteilungen nach 1, 5, 10, 20, 30 und 40 Einzelexpositionen,
die am Mammographiesystem, Mammomat Novation DR am 24.7.2008 mit der A/F-
Kombination Mo/Mo bei 100 mAs und 30 kV aufgenommen wurden.
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Abbildung 50: Pulshéhenverteilungen mit 1, 5, 10, 20, 30 und 40 Einzelexpositionen
aufgenommen am 24.07.2008 mit der A/F-Kombination Mo/Mo bei 30 kV und 100 mAs
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2.3.3 Messdatenverarbeitung

2.3.3.1 Rekonstruktion der Rohdaten

Aus der Pulshéhenverteilung der am Streukorper gestreuten Photonen wurde das Primér-
energiespektrum mittels Rekonstruktionsprogramm Spectro-X™ rekonstruiert. Diese
Software ermdglicht sowohl eine relative als auch eine absolute Rekonstruktion der
Pulshdhenverteilung. Fir die absolute Rekonstruktion miissen der Rontgenréhrenstrom in
mA, die Fokus-Streukdrper-Distanz in mm, die Belichtungszeit in s sowie die Real Time und
die Live Time in s eingegeben werden. AuBerdem kann im Rekonstruktionsprogramm
zwischen einer Rekonstruktion der Rohdaten mit oder ohne Dekonvolution der
charakteristischen Peaks gewahlt werden.

Fur die weitere Auswertung wurden ausschliellich relativ ohne Dekonvolution rekonstruierte
Photonenverteilungen herangezogen. Eine absolute Rekonstruktion war nicht mdglich, da die
fur die Berechnung der absoluten Rekonstruktion bendtigte Belichtungszeit nicht gemessen
wurde. Das folgende Unterkapitel 2.3.3.2 geht ndher auf den Grund ein, warum der
Rekonstruktion ohne Dekonvolution der VVorzug gegeben wurde.

Abbildung 51 zeigt ein relativ rekonstruiertes Mo/Mo-Spektrum, das am 27.01.2008 am
Mammographiesystem Novation DR bei 28 kV Rontgenréhrenspannung in einem Abstand

von 40,5 cm zwischen Brennfleck und Streukorper aufgenommen wurde.
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Abbildung 51: Relative Photonenverteilung
ohne Dekonvolution rekonstruiert, aufgenommen am 27.01.2008. Aufnahmeparameter: Mo/Mo, 28 kV, 100
mAs, Novation DR
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Die rekonstruierte Photonenverteilung wurde als *.asc-Datei gespeichert, um sie mit dem
Softwarepaket DIAdem™ bzw. MATLAB™ 7.6.0.324 (R2008a) (The MathWorks Inc.,
Natick, USA) weiter bearbeiten zu kénnen.

2.3.3.2 Problematik Entfaltung (Dekonvolution)

Die zufalligen Bewegungen der Elektronen im Streukdrper verursachen eine Doppler-
verschiebung in der Photonenenergie. Es kommt zu einer Verringerung der Energieauflésung
in Form einer Verbreiterung der charakteristischen Peaks. Diese Energieverbreiterung kann
mit einem Entfaltungsalgorithmus im Rahmen der Rekonstruktion korrigiert werden.[53]

Die verwendete Rekonstruktionssoftware Spectro-X erlaubt die Wahl zwischen einer
Rekonstruktion der Primérspektren mit oder ohne Dekonvolution der charakteristischen
Peaks. Fur die Rekonstruktion mit Dekonvolution der charakteristischen Peaks miissen im
Rekonstruktionsprogramm Grenzen fir die Dekonvolution eingegeben werden. Im Handbuch
des Spectro-X AB Compton Manual wird empfohlen, die Dekonvolution nur auf jene
Energiebereiche anzuwenden, in denen charakteristische Rontgenpeaks auftreten.[95] Obwohl
diese Empfehlung eingehalten wurde, hatte die Wahl der Dekonvolutionsgrenzen grof3e
Auswirkungen auf die Form des Spektrums. Abbildung 52 zeigt mit verschiedenen

Dekonvolutionsgrenzen rekonstruierte Spektren der gleichen Pulshéhenverteilung.
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Abbildung 52: Mit unterschiedlichen Dekonvolutionsgrenzen rekonstruiertes Spektrum
aufgenommen am 27.01.2008. Aufnahmeparameter: Mo/Mo, 28 kV, 100 mAs, Novation DR
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Der Einfluss auf die Amplituden der charakteristischen Peaks und die Form des Spektrums

sind deutlich zu erkennen. Da es nicht moglich erschien, diejenigen Grenzen fiir die

Dekonvolution herauszufinden, die zu einer korrekten Dekonvolution und somit einem

korrekt rekonstruierten Spektrum fiihren, wurde entschieden, alle Spektren ohne

Dekonvolution zu rekonstruieren.

In Abbildung 53 sind die rekonstruierten Spektren einer Pulshdhenverteilung dargestellt, die

mit bzw. ohne Dekonvolution rekonstruiert wurde. Die schlechtere Energieauflosung des

ohne Dekonvolution rekonstruierten Spektrums ist im Bereich der charakteristischen Peaks

von Molybdan deutlich erkennbar.
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Abbildung 53: Mit und ohne Dekonvolution rekonstruiertes Spektrum
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aufgenommen am 27.01.2008. Aufhahmeparameter: Mo/Mo, 28 kV, 100 mAs, Novation DR
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2.3.3.3 Normierung der rekonstruierten Photonenverteilung

2.3.3.3.1 Normierung auf einen Fokus-Streukorperabstand von 100 cm

Bei der Aufnahme der Rontgenspektren wurden unterschiedliche Abstdnde zwischen dem
Rdntgenfokus und dem Streukorper des Spektrometers verwendet. Um einen Vergleich der
Spektren zu erleichtern, wurden die Photonenverteilungen mit Hilfe des Abstandsquadrat-
Gesetzes auf einen Fokus-Streukdrperabstand von 100 cm normiert. Das Abstandsquadrat-
Gesetz besagt, dass die Intensitét einer punktférmigen Photonenquelle mit dem Quadrat des
Abstandes vom Rontgenbrennfleck abnimmt.[40] Da der Brennfleck praktisch einen Punkt
darstellt, wéchst der Querschnitt des Nutzstrahlenbiindels mit dem Quadrat des Abstands vom
Brennfleck. Denn solange kein Streukdrper die Ausbreitung der Rontgenstrahlung stort- die
Luft kann in diesem Fall vernachldssigt werden- bleibt auch die Verteilung der Intensitat tber
jedem Querschnitt des Nutzstrahlenbiindels gleich.[40]

Das Abstand-normierte Beispiel-Mammographiespektrum ist im Vergleich zum nicht

Abstand-normierten Spektrum in Abbildung 54 dargestellt.
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Abbildung 54: Abstand-normierte relative Photonenverteilung

und Abstand-normierte Photonenverteilung im Vergleich zur nicht Abstand-normierten Photonenverteilung,
aufgenommen am 27.01.2008 am Mammographiesystem Novation DR mit der A/F-Kombination Mo/Mo bei 28
kV und 100 mAs, 40 Einzelexpositionen, ohne Dekonvolution rekonstruiert
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2.3.3.3.2 Normierung auf die maximale Amplitude (Flussdichteverteilung)

Um die Kurvenformen der einzelnen Spektren vergleichbar zu machen, wurde der maximale
Peak des Spektrums auf 1,0 normiert. Abbildung 55 zeigt dieses auf das
Amplitudenmaximum normierte Spektrum am Beispiel des Mo/Mo-Spektrums von Janner
2008.

Amplituden- normiertes Spektrum

relative Photonenflussdichte

30
Energie [keV]

Abbildung 55: Amplituden-normierte relative Photonenverteilung
aufgenommen am 27.01.2008 am Mammographiesystem Novation DR mit der Anoden/Filter-Kombination
Mo/Mo bei 28 kV und 100 mAs, 40 Einzelexpositionen, ohne Dekonvolution rekonstruiert

2.3.4 Flachen des Rontgenspektrums

Die Flache des Spektrums (A) ist ein relatives Mal fur die Quantitat der Strahlung und damit
fur Aspekte wie die Belichtungszeit, Bildrauschen und Patientendosis mafigeblich.[57] Die
Gesamtflache setzt sich aus Anteilen des Bremsspektrums und der charakteristischen Peaks
zusammen. Um nicht nur die Gesamtflache der einzelnen gemessenen Spektren, sondern auch
die Flachen der charakteristischen Peaks sowie des Bremsspektrums berechnen zu kdnnen,
wurde von Herrn Dipl.-Ing. Dr.techn. BSc. Alexander Hohl fiir diese Arbeit ein Programm im
Software-Paket MATLAB™ erstellt.
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2.3.4.1 Grundlagen des MATLAB™-Programms

2.3.4.1.1 Form der charakteristischen Peaks

Die Linien der charakteristischen Réntgenstrahlung sind nicht scharf, sondern besitzen eine
endliche Breite. Die Linienbreite setzt sich vor allem aus der natiirlichen Breite der Energie-
niveaus, der Doppler-Breite aufgrund des Doppler-Effekts und der Stof3- oder Druck-
Verbreiterung zusammen.[86] Die nattrliche Linienbreite ist die immer vorhandene minimale
Linienbreite. Sie beruht auf der Tatsache, dass die Energie eines angeregten Atom- oder
Kernniveaus der endlichen Lebensdauer t infolge der Heisenbergschen Unschérfe-Relation

nicht besser bestimmt werden kann als (24)

AE ~ n (24)
T

Die endliche Lebensdauer eines angeregten Zustandes bewirkt also unscharfe Energieniveaus.
Die natirliche Linienverbreiterung fiihrt zu einer charakteristischen Linienform, der Lorentz-
Kurve.[37]
Die Doppler-Verbreiterung der charakteristischen Linien entsteht durch die ungeordnete
thermische Bewegung der Atome. Durch die Geschwindigkeit der Atome kommt es zu einer
Frequenzverschiebung. Je nach Orientierung z.B. der Einstrahlrichtung der Elektronen, die
auf die Anode treffen, und der Bewegungsrichtung der Molekdile im Anodenmaterial, tritt
eine Doppler-Verschiebung auf. Es resultiert eine Gauss-Kurve als Linienform. Die Doppler-
Verbreiterung ist temperaturabhangig und wachst mit steigender Temperatur.[86]
Wenn StoRe zwischen Atomen oder Molekdlen stattfinden, kommt es zu einem Energie-
Austausch zwischen den StoRpartnern. Dieser Energieaustausch fiihrt zu einer Verbreiterung
der Energieniveaus und damit auch der charakteristischen Linien. Die Druckverbreiterung
flhrt zu einer Lorentz-Kurvenform.[37]
Die Lorentz-Verteilung zeichnet sich im Vergleich zur Gauss-Verteilung bei gleicher Hohe
und Halbwertsbreite durch flachere Linienflugel aus (Abbildung 56).[30]
Obwohl die meisten der Linienverbreiterungen zu einer Lorentz-Form der Linien fihren,
ergibt sich die Form praktisch gemessener Linien durch eine mathematische Faltung von
schméleren Gauss- und Lorentz-Funktionen, da alle Linien im Allgemeinen durch den
Doppler-Effekt zunédchst eine Gauss-Verteilung besitzen.[86]
Zur Simulation der Form eines charakteristischen Rontgenpeaks ware also eine Faltung von

Gauss- und Lorentzfunktionen ideal. Da die Aufgabenstellung hier jedoch die Trennung der
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charakteristischen Peaks von Rontgenbremsstrahlung und nicht die Simulation eines

Spektrums war, wurden die Peaks vereinfacht mittels Lorentz-Funktion gefittet.

Abbildung 56: Vergleich von Gauss- und Lorentz-Verteilung
nach [30]. Die Lorentz-(durchgezogene Linie) und die Gauss-Verteilungsfunktion (gestrichelte Linie) sind mit
gleichem Mittelwert (x-p) und gleicher Halbwertsbreite I' dargestellt. Beide Funktionen sind auf eins normiert.

2.3.4.1.2 Form des Bremsspektrums

Das ideale Bremsspektrum der Réntgenstrahlung kann fir Anodenmaterialien hoher
Kernladungszahl und Gleichspannung durch folgenden Ausdruck beschrieben werden (25):
[81]

I'go@) = 720 = Aly(vo—v+2ZB) 0<v<v, (25)

Mit: hvy = eU (26)

I"g(v) Ungeschwachtes Rontgenspektrum (Intensitatsdichteverteilung) bei Gleichspannung
| o(v) Intensitit der Rontgenstrahlung, die im Intervall [0,v] enthalten ist

I Rdéhrengleichstrom

hv Quantenenergie der Réntgenstrahlung

hvy Grenzquantenenergie des erzeugten Réntgenspektrums

h Plancksches Wirkungsquantum,

z Kernladungszahl des Anodenmaterials
e Elementarladung

U Raéhrengleichspannung

A, B  Konstanten
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Da in der Literatur keine einfache mathematische Beschreibung des Bremsstrahlungs-
spektrums von Mammographieréhren gefunden werden konnte, wurden verschiedene
Funktionen zur Beschreibung der Kurvenform des Bremsspektrums im Bereich der

charakteristischen Peaks getestet. Die Gauss-Funktion stellte sich dabei als geeignet heraus.

2.3.4.2 Programm zur Flachenberechnung in MATLAB™

Der Ausgangspunkt des MATLAB™ Programms zur Flachenberechnung war die Anpassung
der diskreten, charakteristischen Peaks durch eine auf die Peakhdhe normierte Lorentz-
Funktion L(E) und des Bremsspektrums durch eine Gauss-Funktion G(E), die durch die

Peakparameter § und die Peakposition Eq vollstdndig beschrieben werden (27 bzw. 28).

L) = {1+ [(E‘TE“]Z}_l @7)
G(E) = exp {—an %} (28)

B entspricht der halben Peakbreite in der halben Hohe des Maximums (FWHM = 2-B).
Abbildung 57 zeigt das Flussdiagramm des MATLAB™-Programms. Die relativ, ohne
Dekonvolution, rekonstruierten Spektren werden als *.xIs-Dateien in das MATLAB™
Programm eingelesen. Der Anwender kann zundchst entscheiden, ob eine Amplituden-
normierung der Eingangsdaten vor den weiteren Prozeduren erfolgen soll.

Fur die Datenauswertung in dieser Arbeit wurde auf die Normierung der Daten auf die
maximale Peakamplitude verzichtet. Nach einer exponentiellen Glattung erfolgt eine Spline-
Interpolation der Daten. Diese hat den Zweck, die Anzahl der Datenpunkte fiir die
nachfolgenden Operationen zu erhéhen. AnschlieRend werden zwei Lorentz-Funktionen an
die Datenpunkte der charakteristischen Peaks angepasst (Abbildung 58). Die Anpassung der
Gaussfunktion an die Datenpunkte des Bremsspektrums erfolgt im ndchsten Schritt
(Abbildung 59). Als Kurvenanpassung-(Fit-)Prozedur wird jeweils ein Least Square-
Verfahren verwendet. Dieses ist Bestandteil der Standard-Funktionen in MATLAB™.
Schliel3lich wurden die Teil- und Gesamtflachen mittels Trapezregel berechnet und die Daten

als xlIs-Dateien sowie Abbildungen ausgegeben (Abbildung 60).
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Start
Daten aus EXCEL-
le File lesen
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nein
Exponentielle Glattung

v

Spline-Interpolation
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Fit: Lorentz-Peaks 1,2

,

Fit: Gauss-Funktion

v

Berechnung der Flachen

.

Daten plotten

;

| Daten in EXCEL-File
' schreiben

v

Ende )

Abbildung 57: Flussdiagramm des MATLAB-Programms zur Teilflachenberechnung
der gemessenen Rontgenspektren.
E Eingabe, A Ausgabe
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Abbildung 59: Fit der Gauss-Funktion
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Abbildung 60: Berechnung der Teilflachen
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In Tabelle 17 kénnen die im Folgenden verwendeten Abkirzungen fir die Gesamt- und
Teilflachen entnommen werden.

Abbildung 61 zeigt ergdnzend schematisch die Flachen-Bezeichnungen in Bezug auf das

Spektrum.

Abkiirzung Definition

Agesamt Gesamtflache des Spektrums

Aka Flache des charakteristischen Peaks K,

Axp Flache des charakteristischen Peaks Kg

Ag Flache des Bremsspektrums

AB links Niederenergetischer Anteil des Bremsspektrums bis zum Peak K,
AB_peaks Anteil des Bremsspektrums unter den charakteristischen Peaks
Ag_rechts Hoherenergetischer Anteil des Bremsspektrums ab dem Peak Kp

Tabelle 17: Ubersicht tiber die verwendeten Abkiirzungen fiir die (Teil-)Flachen

P

0 1 E = E1]

Abbildung 61: Zur Bezeichnung der Teilflachen
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2.3.5 Berechnung der HVL aus spektralen Daten

Die HVL kann aus dem gemessenen Spektrum mit folgendem Ausdruck berechnet werden

(29):[27, 100]

Z(ﬂe”] N.hv, exp(— yn HVL)eXp(— Hid )
Luft

i\ P
% _ (29)
Z(/uen J N;hv, EXp(_ /uLuftd)
i IO Luft
Mit
HVL Erste Halbwertschichtdicke in cm

(Men/P)Lutt Massenenergieabsorptionskoeffizient in Luft, Einheit cm?/g
Ni Anzahl der Photonen im i-ten Energieintervall, die in die

Aluminiumschicht eintreten

hv, Photonenenergie im i-ten Energieintervall in keV

MAl Linearer Schwachungskoeffizient von Aluminium, Einheit cm™
MLuft Linearer Schwachungskoeffizient von Luft, Einheit cm™

d Abstand zwischen Brennfleck und lonisationskammer in cm

Die Werte der Koeffizienten pa, Mot und (Hen/p)Lusc Wurden Hubbel und Selzer [38]
entnommen. Da die Koeffizienten von Hubbel und Selzer nur fir bestimmte, diskrete
Photonenenergien berechnet worden sind, wurden die fehlenden Werte mittels linearer
Interpolation in Matlab™ berechnet. Die Koeffizienten wurden anschlieRend in eine Excel-
Datei importiert. Die Berechnung der HVL nach Formel (22) erfolgte in Microsoft Excel™

2010 (Microsoft Corporation, Redmond, USA).[100]
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3 Ergebnisse

3.1 Ergebnisse der HVL-Messung fur Mo/Mo
3.1.1 Werte der HVL

Tabelle 18 zeigt die ermittelten Halbwertschichtdicken flr die Anoden/Filter-Kombination
Mo/Mo fir die Mammographieeinheiten Novation DR bzw. Mammomat 3000 ohne
Kompressionsplatte im Strahlengang. In der rechten Spalte der Tabelle 18 sind weiters
typische Werte der HVL fir Mammographie-Einheiten ohne Kompressionsplatte im

Strahlengang angegeben.[85]

U HVL Mammomat 3000 HVL Novation DR typische Werte
[kV] 21.08.07 18.05.08 08.08.08 | 25.08.07 23.05.08 08.08.08 HVL
26 0,32 - - 0,33 0,34 - -
28 0,34 0,36 0,37 0,35 0,36 0,36 0,32
30 0,36 0,37 0,38 0,37 0,38 0,38 0,34

Tabelle 18: Ermittelte HVL ohne Kompressionsplatte
in mm Al, gerundet auf zwei Nachkommastellen fiir verschiedene R6hrenspannungen U und typische HVL-
Werte in mm Al fir die A/F-Kombination Mo/Mo ohne Kompressionsplatte im Strahlengang nach [85].

In Tabelle 19 sind die ermittelten HVL-Werte flr die Anoden/Filter-Kombination Mo/Mo fir
die beiden Mammographieeinheiten mit Kompressionsplatte im Strahlengang angegeben. Die
rechte Spalte der Tabelle zeigt typische Werte der HVL fir Mammographie-Einheiten mit
Kompressionsplatte (3 mm PMMA) im Strahlengang.[85]

U HVL Mammomat 3000 HVL Novation DR typische HVL-Werte
[kV] 08.08.08 08.08.08 [mm Al]

28 0,37 0,40 0,37

30 0,39 0,42 0,38

Tabelle 19: Ermittelte HVL mit Kompressionsplatte im Strahlengang
fur Mo/Mo in mm Al, gerundet auf zwei Nachkommastellen, und typische HVL-Werte fiir Mammographie-
Einheiten mit Mo-Anode und Mo-Filterung mit Kompressionsplatte im Strahlengang nach [85]
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Beim Vergleich der HVL-Werte in Tabelle 18 und Tabelle 19 zeigt sich, dass die mit
Kompressionsplatte im Strahlengang gemessenen HVL-Werte gréfi3er sind als jene HVL-
Werte, die ohne Kompressionsplatte gemessen wurden.

Laut ONORM darf die gemessene Halbwertschichtdicke den entsprechenden Wert nach
Tabelle 7 um nicht mehr als 0,04 mm Al unterschreiten. Das bedeutet im Fall von Mo/Mo ,

28 kV, dass die gemessene HVL nicht kleiner als HVL, .. =0,32-0,04 = 0,316 mm Al sein

darf. Diese Mindestanforderung erfullen beide getesteten Mammographiesysteme.

3.1.2 Chronologische Veranderung der HVL

In Abbildung 62 sind die ermittelten HVL-Werte zu den drei verschiedenen Messzeitpunkten
fur die Anoden/Filter-Kombination Mo/Mo fiir das Mammaographiesystem Mammomat 3000
graphisch dargestellt. Es zeigt sich, dass die Halbwertschichtdicke innerhalb des Messzeit-
raumes von einem Jahr fir die eingestellten Réntgenréhrenspannungen von 28 kV und 30 kV
zunimmt. Eine steigende HVL bedeutet im Allgemeinen, dass die Strahlung eine grof3ere

Durchdringung besitzt, also ,,harter” wird.

0,39

0,38

0,37

0,36 -
A # Mo/Mo, 26 kV

035 = Mo/Mo, 28 kV

HVL [mm Al]

A Mo/Mo, 30 kV

0,34 u

0,33

0,32 *

0,31 ‘ ‘ ;
1 2 3
Messzeitpunkt

Abbildung 62: Chronologische Darstellung der HVL (Mammomat 3000)
fur die Anoden/Filter-Kombination Mo/Mo bei 26, 28 und 30 kV Réhrenspannung

Das Mammaographiesystem Novation DR zeigt innerhalb des Messzeitraumes keine

eindeutige Zunahme der gemessenen HVL-Werte flr die A/F-Kombination Mo/Mo, wie aus
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Abbildung 63 ersichtlich ist. Die HVL-Werte steigen in einem geringen Ausmald zwischen
Messzeitpunkt 1 und Messzeitpunkt 2, sinken jedoch von Messzeitpunkt 2 zu Messzeitpunkt
3 wieder. Wenn man jedoch nur die Messzeitraume 1 und 3 betrachtet, ist auch bei dieser
Mammographieeinheit eine geringe Zunahme der HVL-Werte erkennbar.

Im Allgemeinen sind die Halbwertschichtdicken, die am Mammaographiesystem Mammomat
3000 ermittelt wurden, kleiner als jene des Novation DR. Abbildung 64 zeigt die Halbwert-
Schichtdicken fir die Anoden/Filter-Kombination Mo/Mo fiir 28 KV und 30 kV fir beide
Mammographiesysteme.

Die Messbedingungen zur Bestimmung der HVL waren zum Messzeitpunkt 1 und 3 fir das
jeweilige Mammographiesystem gleich (Tabelle 9). Wenn nur diese HVL-Werte verglichen
werden, zeigt sich im Messzeitraum von einem Jahr eine Zunahme der HVL mit einem
Mittelwert von 10,3 % (Tabelle 20).

0,39

0,38

0,37

0,36 L

¢ Mo/Mo, 26 kV

0,35 W Mo/Mo, 28 kV
A Mo/Mo, 30 kV

HVL [mm Al]

0,34

0,33

0,32

0,31

1 2 3
Messzeitpunkt

Abbildung 63: Chronologische Darstellung der HVL (Novation DR)
fur die Anoden/Filter-Kombination Mo/Mo bei 26, 28 und 30 kV Réhrenspannung
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Abbildung 64: Chronologische Darstellung der HVL fir beide Mammographiesysteme
fur die Anoden/Filter-Kombination Mo/Mo bei 26, 28 und 30 kV Réhrenspannung

Einheit AJF U [kV] AHVL [%]
Mammomat 3000 Mo/Mo 28 7,4
Mammomat 3000 Mo/Mo 30 7,6
Novation DR Mo/Mo 28 13,7
Novation DR Mo/Mo 30 12,7

Tabelle 20: Differenz der HVL-Werte von Messzeitpunkt 1 zu Messzeitpunkt 3
fiir die A/F-Kombination Mo/Mo, bezogen auf den zum Messzeitpunkt 1 erhobenen HVL-Wert.
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3.2 Ergebnisse Compton-Spektroskopie

3.2.1 Spektren der verschiedenen Anoden/Filter-Kombinationen

Die abgebildeten Spektren wurden relativ ohne Dekonvolution rekonstruiert. Im Anhang A.1

sind alle gemessenen Spektren dargestellt.

3.2.1.1 Mo/Mo-Spektrum
Abbildung 65 zeigt das Réntgenspektrum einer Molybdén-Anode mit Molybdan-Filterung,

aufgenommen bei einer R6hrenspannung von 30 kV und einem Strom-Zeit-Produkt von
100 mAs. Molybdén besitzt zwei charakteristische Rontgenenergien, die K,-Strahlung bei
17,4 keV und die Kg-Strahlung bei 19,6 keV. Die K-Kante von Molybdan liegt bei 20 keV.
Die charakteristischen Peaks von Molybdéan im abgebildeten Spektrum zeigen ein
Amplitudenmaximum bei 16,6053 keV (K,) bzw. 19,6921 keV (Kp).

1,1

K,(Mo): 17,6053 keV
1,0 4

0,9 1

relative Photonenflussdichte

0,8 |—

0,7 1

0,5 1

KB(Mo): 19,6921 keV

03 1

0,2

01—

VAL ; ; ; ; ; ! ) !
0,0 T ‘ T ‘ T ‘ T ‘ T ‘ T ‘ T ‘ T ‘ T ‘ T ‘ T ‘ T
6 8 10 12 14 16 18 20 22 24 26 28 30
Energie [keV]

Abbildung 65: Rontgenspektrum einer Mo-Anode mit Mo-Filterung
aufgenommen bei einer Rontgenréhrenspannung von 30 kV am Réntgengerét Siemens Mammomat Novation
DR am 29.03.2008, ohne Dekonvolution rekonstruiert. Abstands- und amplitudennormiertes Spektrum.
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3.2.1.2 Mo/Rh-Spektrum

Das Rontgenspektrum einer Molybdan-Anode mit Rhodium-Filterung aufgenommen bei einer

Réhrenspannung von 30 kV und einem Strom-Zeit-Produkt von 100 mAs ist in Abbildung 66

dargestellt. Das Mo/Rh-Spektrum besitzt ebenfalls die charakteristischen K- und Kg-

Energien des Molybdéns, diese liegen im abgebildeten Spektrum wie beim zuvor gezeigten
Mo/Mo-Spektrum bei 16,6053 keV (K,) bzw. 19,6921 keV (Kp). Die K-Kante von Rhodium

liegt bei 23,23 keV.

1,1

T K4(Mo): 17,6053 keV
1,0

0,9 |—

0,8 1

relative Photonenflussdichte

0,7 1
0,6
0,5
0,4 —— Ky(Mo): 19,6921 keV
03—

0,2 1

0,171

00 t—rtpprf—r—f—+—+—+—+—+—+F—+—F—+—

Abbildung 66: Rontgenspektrum einer Mo-Anode mit Rh-Filterung

26

‘ f
28 30
Energie [keV]

aufgenommen bei einer Rontgenréhrenspannung von 30 kV am Rontgengerét Siemens Mammomat Novation
DR am 29.03.2008, ohne Dekonvolution rekonstruiert. Abstands- und amplitudennormiertes Spektrum.
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3.2.1.3 W/Rh-Spektrum

In Abbildung 67 ist das Rontgenspektrum einer Wolfram-Anode mit einer Rhodium-
Filterung, aufgenommen bei einer Réhrenspannung von 30 kV und einem Strom-Zeit-Produkt
von 100 mAs, abgebildet. Wolfram besitzt im fir die Rontgenmammaographie verwendeten
Energiebereich unter 35 keV eine Bremsstrahlungsverteilung ohne charakteristische Linien.
Die K-Kante des Rhodiumfilters liegt bei 23,23 keV.

Das abgebildete Spektrum scheint jedoch zuséatzlich charakteristische Rontgenlinien beli

17,4 keV, 19,8 keV, 21,4 keV und 22,7 keV zu besitzen.

1,1
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1,0 4+ :
Peak 2: 19,7915 keV Peak 4: 22,6733 keV
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Abbildung 67: Rontgenspektrum einer W-Anode mit Rh-Filterung
aufgenommen bei einer Rontgenréhrenspannung von 30 kV am Rontgengerét Siemens Mammomat Novation
DR am 29.03.2008, ohne Dekonvolution rekonstruiert. Abstands- und Amplituden-normiertes Spektrum.
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3.2.2 Vergleich von Mo/Mo-Spektren bei verschiedenen kV-Einstellungen

Das hochenergetische Ende des Spektrums wird durch die an die Rontgenréhre angelegte
Rdntgenrdhrenspannung (kV) bestimmt, da diese die Kinetische Energie der Elektronen
festlegt, die die Anode erreichen. Die maximale Photonenenergie ist daher numerisch
aquivalent der an die Rohre angelegten maximalen Spannung.

Abbildung 68 zeigt Mo/Mo-Spektren bei verschiedenen kV-Einstellungen (26 kV, 28 kV und
30 kV). Der y-Achsenbereich von 0 bis 1,6-10% Photonen/(mm2-keV) wurde in Abbildung 69
dargestellt, um die Unterschiede zwischen den drei Spektren besser erkennbar zu machen.

Es zeigt sich, dass die Amplitude der charakteristischen Peaks von Molybdan mit héheren
Werten der R6hrenspannung steigt. Das hochenergetische Ende der Spektren verschiebt sich
je nach kV-Einstellung in Richtung hoherer Energiewerte. Auch die Flache unter dem
Spektrum scheint mit hoheren kV-Werten zuzunehmen.
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3,0E+08 ——

2,0E+08 ——

1,0E+08 ——

0,0E+00 —==——gfomtymasp==
6 8

30 32
Energie [keV]
Abbildung 68: Relative Photonenverteilungen bei unterschiedlichen kV-Einstellungen
aufgenommen bei gleichen Messbedingungen am 29.03.2008 am Mammographiesystem Novation DR
mit der Anoden/Filter-Kombination Mo/Mo und Réntgenréhrenspannungen von 26 kV, 28 kV und 30 kV
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Abbildung 69: VergroRerung des y-Achsen-Bereichs von Abbildung 15

von 0 bis 1,3-10° Photonen/(mm2-keV)

3.2.3 Vergleich der Anoden/Filter-Kombinationen
In Abbildung 70 sind ein Mo/Mo-, ein Mo/Rh- und ein W/Rh-Photonenspektrum dargestellt.

Alle drei Photonenverteilungen wurden bei einer Rohrenspannung von 30 kV und einem
Strom-Zeit-Produkt von 100 mAs aufgenommen. Die Abbildung zeigt, dass die
Anoden/Filter-Kombination Mo/Mo hdhere Peak-Amplituden als Mo/Rh besitzt. Mo/Mo
besitzt aullerdem den groRten Anteil an niederenergetischer Strahlung im Bereich bis 17 keV.
Der Anteil der héher-energetischen Strahlung tiber 21 keV ist bei den A/F-Kombinationen
Mo/Rh und W/Rh hoher als bei Mo/Mo. Bei genauerer Betrachtung der Peak-Lage féllt auf,
dass das W/Rh- Spektrum ebenso wie das Mo/Mo- und das Mo/Rh-Spektrum scheinbar
charakteristische Peaks im Energiebereich zwischen 17 keV und 18 keV bzw. 19 keV und 20
keV aufweist. Dies kdnnte darauf hinweisen, dass es sich hierbei um charakteristische Peaks

von Molybdan im Wolfram-Spektrum handelt.
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Abbildung 70: Relative Photonenverteilungen bei verschiedenen A/F-Kombinationen

aufgenommen bei gleichen Messbedingungen am 29.3.2008 mit den A/F-Kombinationen Mo/Mo, Mo/Rh und
W/Rh am Mammographiesystem Novation DR, ohne Dekonvolution rekonstruiert. Die A/F-Kombination W/Rh
zeigt wie Mo/Mo und Mo/Rh Peaks im Energiebereich von 17-18 keV sowie 19-20 keV.

3.2.4 Energielage der charakteristischen Peaks von Molybdan

Die Lage der charakteristischen Peaks von Molybdéan wurde im Tabellenkalkulations-
programm Excel™ 2010 bestimmt. Dazu wurden die Amplitudenmaxima mittels Funktion
»MAX* gesucht und die dazugehdrigen Energien notiert. Die Funktion MAX gibt den gréiten
Wert innerhalb einer Argumentenliste zuriick. Die so erhaltenen Energiewerte wurden
anschlieRend mit dem Softwarepaket DIAdem™ graphisch iiberpriift. In Tabelle 21 sind die
Werte flr die mit der A/F-Kombination Mo/Mo bei 28 kV aufgezeichneten Spektren und
Werte aus der Literatur angegeben.[4] Aufgrund der endlichen Kanalbreite sind die Energien
der charakteristischen Peaks in einem Bereich von + Kanalbreite angegeben.

Die Energielage der charakteristischen Peaks von Mo/Mo mit anderen kV-Einstellungen
sowie von Mo/Rh befindet sich im Anhang A.2.
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Einheit Datum Peak K, Peak Kg
[keV] Literatur [keV] Literatur

Mammomat 3000 06.06.2007 17,5395+ 0,1627 17,4793 19,6695+ 0,1627 19,6083
Mammomat 3000 23.03.2008 17,6053 +0,0994 17,4793 19,6921 +0,0994 19,6083
Mammomat 3000 24.07.2008 17,5417 +0,0992 17,4793 19,7239 +0,0992 19,6083
Novation DR 27.01.2008 17,5229 +0,1177 17,4793 19,6414 +0,1177 19,6083
Novation DR 29.03.2008 17,6053 +£0,0994 17,4793 19,7915+0,0994 19,6083

Novation DR 24.07.2008 17,5417 +£0,0992 17,4793 19,7239 +0,0992 19,6083

Tabelle 21: Energielage der charakteristischen Peaks von Mo/Mo
28 kV, relativ ohne Dekonvolution rekonstruierte Spektren

3.2.5 Amplitude der charakteristischen Peaks von Molybdéan bei 28 kV

In Tabelle 22 sind die Amplitudenmaxima der charakteristischen Peaks von Molybdan fur
Mo/Mo-Spektren angegeben, die bei einer Réhrenspannung von 28 kV und einem Strom-
Zeit-Produkt von 100 mAs an den Mammaographiesystemen Mammomat 3000 und Novation
DR aufgenommen wurden. Die Amplitudenmaxima der relativ, ohne Dekonvolution
rekonstruierten und auf 100 cm Abstand-normierten Mo/Mo-Spektren wurden im Tabellen-
Kalkulationsprogramm Microsoft Excel™ 2010 mittels Funktion ,,MAX* bestimmt.

Tabelle 22 zeigt weiters das Verhaltnis von Peak K, zu Peak Kg.

Mammographiesystem Datum Peak K, Peak Kg Peak K, /Peak Kg
Mammomat 3000 06.06.2007 453,420 159,578 2,84
Mammomat 3000 23.03.2008 521,934 177,555 2,94
Mammomat 3000 24.07.2008 548,088 187,610 2,92
Novation DR 27.01.2008 504,718 276,163 2,87
Novation DR 29.03.2008 500,527 279,671 2,79
Novation DR 24.07.2008 551,454 189,273 2,91

Tabelle 22: Amplitudenmaxima der charakteristischen Peaks von Molybdén
von Mo/Mo-Spektren, die bei 28 kV und 100 mA-s aufgenommen worden sind. Einheit der Amplitudenmaxima:
10° Photonen/(mm? keV)
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Tabelle 22 zeigt, dass die Amplituden der charakteristischen Peaks fir die
Mammographieeinheit Mammomat 3000 vom ersten bis zum letzten Messtermin innerhalb
eines Jahres zunehmen. Diese Tendenz weisen auch die Amplituden fur das Mammographie-
System Novation DR auf, wobei hier die Amplituden zwischen erstem und zweitem
Messtermin nahezu gleich sind und es erst zwischen zweitem und drittem Messtermin zu
einer Amplitudenzunahme kommt. Das Verhaltnis von Peak K, zu Peak Kg ist flr beide
Mammographieeinheiten fur die drei Messtermine anndhernd konstant. Die Tabellen mit den
Amplituden der charakteristischen Peaks von Mo/Mo mit anderen kV-Einstellungen sowie
von Mo/Rh befinden sich im Anhang A.2.

3.2.6 Veranderung des Rontgenspektrums mit der Zeit

Abbildung 71 zeigt vier Molybdan-/Molybdan-Spektren, die am System Novation DR mit der

Rontgenrohrenspannung von 28 kV zu vier verschiedenen Zeitpunkten aufgenommen
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Abbildung 71: Veranderung des Réntgenspektrums mit der Zeit

Chronologischer Vergleich der geglatteten relativen Photonenverteilungen, die am Mammaographiesystem
Novation DR mit der Anoden/Filter-Kombination Mo/Mo bei 28 kV und 100 m-As am 12.6.2007, 27.1.2008,
29.3.2008 und 24.7.2008.
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3.2.7 Flachen des Rontgenspektrums

In Tabelle 23 und Tabelle 24 sind die mit MATLAB™ berechneten Gesamt- und Teilflachen
der Spektren flr jene Anoden/Filter-Kombinationen und Rohrenspannungen angegeben, die
innerhalb des Messzeitraumes mindestens drei Mal aufgenommen wurden.

Die tabellarisierten Gesamt- und Teilflachen aller Spektren kénnen dem Anhang (Tabelle 38

und Tabelle 39) entnommen werden.

Datum A/F U Agesamt AKa AK[S AB AB_Iinks AB_rechts
[kV] -10° -10° -10° -10° .10° .10°

06.06.2007 Mo/Mo 28 1177,922 279,299 68,068 830,555 446,209 81,476
23.03.2008 Mo/Mo 28 1224,413 303,024 82,629 838,760 465,813 81,636
24.07.2008 Mo/Mo 28 1299,960 317,531 82,318 900,112 490,543 86,961
06.06.2007 Mo/Mo 30 1516,906 416,774 104,101 996,032 500,047 135,095
23.03.2008 Mo/Mo 30 1535585 426,758 103,962 1004,864 511,692 134,034
24.07.2008 Mo/Mo 30 1603,834 448,461 105,599 1049,774 533,717 139,355

Tabelle 23: Mit MATLAB berechnete Flachen (Mammomat 3000)

Einheit: Photonen/mm?

Ax,: Flache des Peak K,, Agg: Flache des Peak Kg, Ag: Flache Bremsspektrum,

Ag inks: Anteil der Flache des Bremsspektrums von 0 keV bis zum Beginn des Peak K,,
Ag k_rechis: Anteil der Flache des Bremsspektrums vom Ende des Peak Kg bis 50 keV

DatU m A/F U Agesamt AKOL AKﬁ AB AB_| inks AB_I‘EChtS
[kV] -10° .10° -10° -10° .10° -10°

11.06.2007 Mo/Mo 28  1114,342 243,108 59,643 811,592 437,342 87,400
27.01.2008 Mo/Mo 28 1161,350 271,887 69,512 819,952 448,780 77,937
29.03.2008 Mo/Mo 28  1202,861 280,075 72,350 850,437 459,786 82,757
24.07.2008 Mo/Mo 28  1294,189 299,432 73,462 921,295 498,565 89,466
27.01.2008 Mo/Rh 28 1125351 234,822 96,025 794,505 340,647 178,871
29.03.2008 Mo/Rh 28 1175215 236,690 78,659 859,867 363,269 200,996
25.07.2008 Mo/Rh 28 1195998 245,867 89,767 860,364 363,269 201,298

Tabelle 24: Mit MATLAB berechnete Flachen (Novation DR)
Einheit: Photonen/mm?
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3.2.7.1 Anteil der Teilflachen an der Gesamtflache

In Abbildung 72 und Abbildung 73 sind die prozentuellen Anteile der Teilflachen an der
Gesamtflache des Rontgenspektrums fiir die A/F-Kombinationen Mo/Mo und Mo/Rh
dargestellt. Beide Spektren wurde am 27.01.2008 bei 28 kV und 100 mA:s am
Mammaographiesystem Novation DR aufgenommen.

Mo/Mo Mo/Mo Bremsspektrum

6%

23% 36%

55%

71%

9%

OBremsspektrum EPeak Ko @Peak KB mLinks @ Rechts O Peaks

Abbildung 72: Anteile der Teilflachen an der Gesamtflache fiir Mo/Mo

Links: Anteile der Teilflachen der charakteristischen Peaks und des Bremsspektrums an der Gesamtflache
Rechts: Anteile der niederenergetischen und héherenergetischen Anteile des Bremsspektrums sowie des
Bremsspektrums unter den charakteristischen Peaks am gesamten Bremsspektrum.

Mo/Rh Mo/Rh Bremsspektrum
8%
21% 36%
41%
71%
23%
OBremsspektrum  EPeak Ko @ Peak KB mLinks @ Rechts O Peaks

Abbildung 73: Anteile der Teilflachen an der Gesamtflache fir Mo/Rh

Den groBten Anteil an der Gesamtflache mit jeweils 71 % weist das Bremsspektrum auf. Die
Anteile der charakteristischen Peaks an der Gesamtflache unterscheiden sich fir die beiden
Anoden/Filter-Kombination Mo/Mo und Mo/Rh. Wahrend der Anteil der Flache des K-
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Peaks fur Mo/Mo groRer ist (23 % bzw. 21 %), ist der Anteil der Flache des Kg-Peaks flr
Mo/Rh grolier (8 % bzw. 6 %). Wenn man den Bremsspektrumsanteil in einen nieder-
energetischen Anteil bis zum Peak K,, einen Anteil unter den charakteristischen Peaks und
einen hoherenergetischen Anteil nach dem Peak Kg aufteilt, zeigen sich weitere Unterschiede
zwischen den Anoden/Filter-Kombinationen Mo/Mo und Mo/Rh. Der hoherenergetische
Anteil am Bremsspektrum ist fiir die Anoden/Filter-Kombination Mo/Mo deutlich héher

(55 %) als fur Mo/Rh (41 %). Die Anoden/Filter-Kombination Mo/Rh besitzt dagegen den

grolReren hoherenergetischen Bremsspektrumsanteil (23 % vs. 9 % fir Mo/Mo).

3.2.7.2 Veranderung der Gesamtflache des Spektrums mit der Zeit
In Abbildung 74 sind die Gesamtflachen der A/F-Kombination Mo/Mo fir 28 kV fur die drei

Messzeitpunkte dargestellt. Die Gesamtflache steigt sowohl fiir das System Mammomat 3000
als auch Novation DR mit der Zeit. Wie Abbildung 75 zeigt, nimmt auch die Gesamtflache
der beiden anderen A/F-Kombinationen Mo/Rh und W/Rh zu.
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Abbildung 74: Veranderung der Gesamtflachen des Mo/Mo-Spektrums
bei 28 kV fiir die Systeme Mammomat 3000 (links) und Novation DR (rechts)
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Abbildung 75: Veranderung der Gesamtflachen des Mo/Rh- und W/Rh-Spektrums
bei 28 kV fir das System Novation DR
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Die Gesamtflache steigt innerhalb des Messzeitraumes im Mittel um 11,9 %, wobei die
Mammaographieeinheit Novation DR bei der Anoden/Filter-Kombination Mo/Rh und 28 kV
die grofite Zunahme von 19,8 % zeigt (Tabelle 25). Die Gesamtflache der Anoden/Filter-
Kombination Mo/Mo, aufgenommen am Mammographiesystem Mammomat 3000 bei 30 kV,

weist mit 5,7 % die geringste Verénderung auf.

Einheit AlF U [kV] AA [%]
Mammomat 3000 Mo/Mo 28 16,1
Mammomat 3000 Mo/Mo 30 57
Novation DR Mo/Mo 28 10,4
Novation DR Mo/Rh 28 19,8
Novation DR W/Rh 30 7,7

Tabelle 25: Verinderung der Gesamtfldchen AA mit der Zeit
AA gibt die Differenz der Gesamtfliche des jeweils am ersten und letzten Messtermin gemessenen Spektrums,
bezogen auf das zuletzt gemessene Spektrum, an

3.2.7.3 Veranderung der Teilflachen des Spektrums mit der Zeit

Wie aus Tabelle 26 ersichtlich ist, zeigen die Teilflachen in Bezug auf VVeranderungen mit der
Zeit keinen einheitlichen Trend in Richtung Zu- oder Abnahme. Wahrend die Flachen des
Bremsspektrums und des Peaks K, im Messzeitraum zunehmen, weisen die Flachen des

Peaks K teilweise eine Zu- und Abnahme auf.

Einheit AJF U [kV] AAxq AAgg AAg
Mammomat 3000 Mo/Mo 28 13,69 20,93 8,37
Mammomat 3000 Mo/Mo 30 7,60 1,44 5,40
Novation DR Mo/Mo 28 23,17 23,17 13,52
Novation DR Mo/Rh 28 4,70 -6,52 8,29

Tabelle 26: Veranderung der Teilflachen mit der Zeit

AA gibt die Differenz der mit MATLAB™ berechneten Teilflachen der charakteristischen Peaks K, und K
sowie des Bremsspektrums B des jeweils am ersten und letzten Messtermin gemessenen Spektrums, bezogen
auf das zuletzt gemessene Spektrum, in % an.

Im Anhang befinden sich Tabellen mit den Werten sowie den prozentuellen Anteilen der
Teilflachen an der Gesamtflache fir alle bei den Anoden/Filter-Kombinationen Mo/Mo und
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Mo/Rh aufgenommenen Spektren (Tabelle 38 und Tabelle 39 bzw. Tabelle 40 und Tabelle
41). Die Werte der Gesamtflachen der Anoden/Filter-Kombination W/Rh kénnen in

Tabelle 42 im Anhang nachgelesen werden.

3.2.8 Gesamtflache des Spektrums vs. HVL

In Abbildung 76 und Abbildung 77 sind die ermittelten HVL-Werte gegen die Gesamtflache
fiir die A/F-Kombination Mo/Mo dargestellt. Aus diesen beiden Abbildungen ist zu erkennen,
dass sowohl die HVL als auch die Gesamtflache des Spektrums fur die jeweilige

Anoden/Filter-Kombination und die gewahlte R6hrenspannung zunehmen.
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Abbildung 76: HVL vs. Gesamtflache A (Mo/Mo)
fiir die A/F-Kombination Mo/Mo bei 28 kV (links) bzw. 30 kV (rechts) fiir das System Mammomat 3000
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Abbildung 77: HVL vs. Gesamtflache A (Mo/Rh bzw. W/Rh)
fir die A/F-Kombination Mo/Mo bei 28 kV (links) bzw. 30 kV (rechts) fiir das System Novation DR
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3.2.9 HVL aus spektralen Daten

In Tabelle 27 sind die aus den Spektren berechneten HVL-Werte angegeben. Wahrend die
HVL-Werte fur die Anoden/Filter-Kombination Mo/Mo keinen einheitlichen Trend zeigen, ist
bei den Anoden/Filter-Kombinationen Mo/Rh und W/Rh eine Abnahme der HVL-Werte mit
der Zeit zu erkennen. Im Mittel kommt es zu einer Abnahme der HVL von 1.4 % (-3.3% -
0.5%) zwischen erstem und letztem Messzeitpunkt. In Abbildung 86 sind die aus dem
Spektrum ermittelten und die gemessenen HVL-Werte fir die Anoden/Filter-Kombination
Mo/Mo bei 28 kV und 30 kV dargestellt. Die Werte der gemessenen HVL sind hoher als jene,
die aus dem Spektrum ermittelt wurden. Allerdings war das Strom-Zeit-Produkt bei den
HVL-Messungen bei 63 mAs eingestellt, wéhrend die Spektren bei 100 mAs aufgenommen
worden sind. Abgesehen von den Unterschieden in der Gro3enordnung der HVL-Werte ist
aus Abbildung 86 und Abbildung 87 ersichtlich, dass die gemessenen HVL-Werte eine
deutliche Zunahme mit der Zeit aufweisen, wéhrend die aus dem Spektrum ermittelten HVL-

Werte fast unverandert bleiben bzw. sogar abnehmen.

Einheit Datum AlF U HVL
[kV] [mm Al]
Mammomat 3000 06.06.2007 Mo/Mo 28 0,325
23.03.2008 Mo/Mo 28 0,327
24.07.2008 Mo/Mo 28 0,327
Mammomat 3000 06.06.2007 Mo/Mo 30 0,344
23.03.2008 Mo/Mo 30 0,343
24.07.2008 Mo/Mo 30 0,340
Novation DR 11.06.2007 Mo/Mo 28 0,327
27.01.2008 Mo/Mo 28 0,329
29.03.2008 Mo/Mo 28 0,330
24.07.2008 Mo/Mo 28 0,325
Novation DR 27.01.2008 Mo/Rh 28 0,382
29.03.2008 Mo/Rh 28 0,379
24.07.2008 Mo/Rh 28 0,374
Novation DR 27.01.2008 W/Rh 30 0,515
29.03.2008 W/Rh 30 0,508
24.07.2008 W/Rh 30 0,498

Tabelle 27: Aus Spektren berechnete HVL- Werte
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Im Anhang sind die gemessenen und die aus dem Spektrum berechneten HVL-Werte
angegeben (Tabelle 47). Weiters befindet sich im Anhang eine Tabelle mit HVL-Werten, die

aus mit Dekonvolution rekonstruierten Spektren ermittelt wurden (Tabelle 49).
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Abbildung 78: Chronologische Darstellung der berechneten HVL (Mammomat 3000)
fir die Anoden/Filter-Kombination Mo/Mo bei 28 und 30 kV Réhrenspannung
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Abbildung 79: Chronologische Darstellung der berechneten HVL (Novation DR)
fir die Anoden/Filter-Kombination Mo/Mo, Mo/Rh und W/Rh bei 28 bzw. 30 kV R6hrenspannung
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4 Diskussion

4.1 Diskussion der Aufgabenstellung

Der Alterungsprozess der Rontgenrdhre hat einen Einfluss auf die Strahlenqualitat des
Rontgenstrahls und damit auf die Bildqualitat. Insbesondere in der Mammographie kdnnen
auch kleine Veranderungen der Strahlenqualitat groRe Auswirkungen auf die Bildqualitat
haben. Die Strahlenqualitat wird haufig vereinfacht durch die Halbwertschichtdicke
beschrieben. Die Bestimmung der Halbwertschichtdicke wird daher auch in der
Qualitatssicherung verwendet und ist ein Teil der geforderten Messungen im Rahmen der
Konstanzprufung von Rontgeneinrichtungen fir die Mammographie.[93, 94]. Allerdings stellt
die Halbwertschichtdicke allein oft keine adéquate Spezifikation des Réntgenstrahls dar, weil
unterschiedliche Spektren gleiche HVL-Werte besitzen kénnen.[83]

Die Rontgen-Spektroskopie gilt andererseits als ideale Methode zur Beurteilung der
Strahlenqualitat. Aus dem gemessenen Spektrum kdnnen auBerdem die Halbwertschichtdicke
und andere spektrale Eigenschaften berechnet werden.[8] Aus diesem Grund war es
naheliegend, diese beiden Methoden zu vergleichen.

In der Literatur wurde der Einfluss der Alterung der Rontgenrdhre in Form der
Anodenrauigkeit auf die Intensitat des Rontgenstrahls und die HVL mehrfach behandelt.[19,
43, 55, 57, 58] Allerdings haben diese Publikationen nur die Auswirkungen der Anoden-
rauigkeit auf Diagnostikrohren mit Anoden aus Wolfram bzw. einer Wolfram/Rhenium-
Legierung bei fur die konventionelle Radiologie tiblichen Rohrenspannungen untersucht.
Weiters wurden keine Messungen des Rontgenspektrums durchgefihrt, sondern die
Informationen zur Rohrenalterung aus HVL-Messungen bzw. Computersimulationen des
Rontgenspektrums bestimmt. In dieser Arbeit sollte daher der Einfluss der Réhrenalterung auf
die Halbwertschichtdicke und das Rontgenspektrum durch experimentelle Messungen der
Halbwertschichtdicke und des Spektrums beurteilt werden. Um eine gewisse Vergleichbarkeit
der Ergebnisse mit der Literatur zu ermdglichen, wurden die Flachen unter den gemessenen
Spektren bestimmt. Diese stellen ein MaR fur die Intensitat des Rontgenstrahls dar und
wurden auch von den Autoren in der Literatur herangezogen.[19]

Fur die Messungen in dieser Arbeit wurden zwei Mammographiesysteme untersucht, die zu
Beginn der Datenerhebung unterschiedlich lange im Routinebetrieb waren. Wéhrend das
digitale System Novation DR erst wenige Monate zuvor installiert worden war, wurde das

System Mammomat 3000 bereits seit 11 Jahren eingesetzt. Dies ermdglicht den Vergleich
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zwischen einer noch wenig belasteten und damit gering gealterten Rontgenréhre und einer

Rohre gegen Ende ihrer Lebensspanne.

4.2 Diskussion der Methoden

In diesem Kapitel werden Unsicherheiten, die mit den verwendeten Messmethoden
einhergehen, diskutiert. Denn ohne Kenntnis der Unsicherheit ist es fir den Anwender

unmaoglich zu wissen, welches Vertrauen er den Ergebnissen entgegenbringen kann.[75]

4.2.1 HVL-Bestimmung

Die Messung der Halbwertschichtdicke erfolgte nicht nach den Messvorschriften der
ONORM (Tabelle 9). In diesem Kapitel werden die damit verbundenen Unsicherheiten und

die Auswirkungen auf die Messergebnisse diskutiert.

4.2.1.1 Reinheit und Zusammensetzung der Aluminiumabsorber

Die ONORM schreibt fiir die Messung der Halbwertschichtdicke die Verwendung von
Aluminiumabsorbern mit einer Reinheit von mindestens 99,9 % vor. Die verwendeten
Aluminiumpléttchen wiesen jedoch nur eine Reinheit von mindestens 99,4 % auf. Die
Zusammensetzung der restlichen 0,6 % der Plattchen war unbekannt. Die Mischung der
unbekannten Elemente in den einzelnen Plattchen kann jedoch schwanken und daher kénnen
auch die linearen Schwéchungskoeffizienten der Plattchen variieren. Dies fuhrt zu einer
Randomisierung in den Schwéchungsmessungen, wobei zwei Messungen einer Schwachungs-
kurve bei Verwendung von unterschiedlichen Plattchensets zu deutlich verschiedenen, aber
gultigen Ergebnissen fluhren.[82] Wagner, Archer und Cerra (1990) haben HVL-Messungen
mit der Aluminiumlegierung vom Typ 1100 (Reinheit > 99,0 %) und hochreinem Aluminium
an Mammographieanlagen durchgefihrt, um den Effekt der Unreinheiten in der Aluminium-
Legierung auf die HVL zu analysieren. Bei Verwendung von Aluminium vom Typ 1100
zeigte die HVL Schwankungen um bis zu 7 %, im Vergleich zu 1,4 % bei Verwendung des
hochreinen Aluminiums. Die HVL-Werte, die mit hochreinen Aluminiumabsorbern bestimmt
wurden, waren immer groRer als jene, die mit der Aluminiumlegierung vom Typ 1100
gemessen wurden (3 %-10 %). Auch wenn die elementare Zusammensetzung der Aluminium-
absorber zu einer legitimen Schwankung der HVL fihrt, sollte die HVL mit hochreinem
Aluminium bestimmt werden, um genaue und konsistente Ergebnisse von Prufer zu Prufer

und Einrichtung zu Einrichtung zu gewahrleisten.[82]
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Da die verwendeten Al-Absorber eine hohere Reinheit (> 99,4 %) als Aluminium vom Typ
1100 (= 99,0 %) besallen, sollte die Unsicherheit, die dadurch bedingt wird, kleiner als 10 %

sein.

4.2.1.2 Dicke der Aluminiumpléattchen

Die Dicke der Aluminiumplattchen wurde fiir die durchgefiihrten Messungen nicht Gberprift,
sondern die Herstellerangaben herangezogen. Es wurden Aluminiumfolien mit 0,1 mm und
0,2 mm Dicke laut Angabe des Herstellers verwendet. Die HVL wird tberschatzt, wenn die
Aluminiumpléattchendicke tberschatzt wird. Unsicherheiten in der Messung der Dicke der
Aluminiumpléttchen flihren zu systematischen Fehlern in der Messung der HVL.[82] In der
Literatur wird beschrieben, dass die tatsdchliche Dicke der Aluminiumfolien um bis zu 5 %
von den Herstellerangaben abweichen kann.[31, 82] Fur die Messung der HVL wurden immer
dieselben Aluminiumabsorber verwendet. Da immer dieselben Aluminiumplattchen
verwendet wurden, sollte der durch die unbekannte Plattchendicke bedingte Fehler gering

sein.

4.2.1.3 Messgeometrie

4.2.1.3.1 Abstand lonisationskammer-Lagerungsplatte

An der Lagerungsplatte kommt es zu einer Riickstreuung der Rontgenstrahlung. Diese rick-
gestreuten Réntgenguanten tragen zur gemessenen Kerma bei, wenn die Messung mit einer
lonisationskammer erfolgt. Infolge des Abstandsquadratgesetzes ist der Anteil der Kerma
durch Ruckstreuung von der Lagerungsplatte zur Gesamtdosis umso grolier, je kleiner der
Abstand der lonisationskammer von der Lagerungsplatte ist. In der ONORM wird ein
Abstand von > 10 cm zwischen Ionisationskammer und Lagerungsplatte gefordert. Diese
Detektor-Lagerungsplatte-Distanz betrug bei den Messungen fir diese Arbeit 6,5 cm bzw.
10 cm (Tabelle 9). Obwohl die Norm nicht eingehalten wurde, sollte die Fehlerbreite im

akzeptablen Bereich liegen.

4.2.1.3.2 Position der lonisationskammer im Feld

Die Oberflachendosis variiert bei Mammographiesystemen aufgrund des Anode-Heel-Effekts
innerhalb der Flache der Lagerungsplatte. Da die Oberflachendosis auf der Anoden-Seite
kleiner ist als kathodenseitig, steigt die HVL von der Kathoden- zur Anodenseite an. Die
HVL sollte daher immer an der gleichen Position im Feld gemessen werden, um den

systematischen Fehler durch unterschiedliche Positionen im Feld zu vermeiden.[82]
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Die lonisationskammer wurde bei den Messungen zur Bestimmung der HVL zwar immer
seitenzentriert, aber in unterschiedlichen Abstanden zur Thoraxwandkante (4 cm bzw. 6 cm)
positioniert. Um den Einfluss der Kammerposition auf die HVL-Messung beurteilen zu
kdnnen, wurde die Kerma an verschiedenen Stellen auf der Lagerungsplatte der Mammo-
graphiesysteme Mammomat 3000 und Novation DR gemessen. In Abbildung 80 sind die
verwendeten Positionen der Messkammer auf der Lagerungsplatte schematisch dargestellt.
Die Positionen 3 bzw. 4 entsprechen den Vorgaben in der ONORM (Abstand von der

kathodenseitigen Thoraxwandkante: 6 cm).

b
n 12cm

Lagerungsplatte

b/2

Thoraxwandseite

Abbildung 80: Positionen der Messkammer auf der Lagerungsplatte
des Mammographiesystems Novation DR. b bezeichnet die Breite der Lagerungsplatte.

Die Ergebnisse dieser Messungen in Tabelle 28 zeigen, dass sich die Oberflachendosis
zwischen Position 3 und 1 beim System Mammomat 3000 nicht dndert. Bei der Einheit
Novation DR sinkt die Kerma jedoch um fast 3,2 %. Wagner et al (1990) haben eine
Zunahme der HVL von ungefahr 5 % von der Kathoden- zur Anodenseite berichtet.

Die beiden in dieser Arbeit untersuchten Mammographiesysteme weisen groRere
Schwankungen der Oberflachendosis innerhalb des Strahlenfeldes auf. Das Mammographie-
System Mammomat 3000 zeigt eine maximale Differenz der Oberflachendosis von 11,82 %
zwischen der kathodenseitigen Position 2 und der anodenseitigen Position 7. Da die
Oberfléachendosis sich im Fall des Mammaographiesystems Mammomat 3000 zwischen

Position 1 und 3 nicht verandert, sollte sich durch die von der Norm abweichenden Position
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der Messkammer im Feld kein Fehler ergeben. Beim System Novation DR kam es zu einer
Abnahme der Oberflachendosis von 3,10 %. Da die Messkammer aber nicht in einem
Abstand von 6 cm, sondern 4 cm von der Thoraxwandkante platziert worden ist, sollte der
dadurch bedingte Fehler auf jeden Fall geringer sein. Weiters wurde fir die HVL-Messungen
am ersten und letzten Messtermin jeweils der gleiche Abstand von der Thoraxwandkante
verwendet. Da nicht die absoluten HVL-Werte, sondern nur der chronologische Verlauf der

HVL flr diese Arbeit von Interesse war, ist die Messanordnung als valide zu sehen.

Oberflachendosis

Position Mammomat 3000 Novation DR
[mGy] [A%] [mGy] [A%]
1 4,57 +0,00 4,38 -3,19
2 4,58 +0,23 4,44 -1,82
3 (ONORM) 4,57 - 4,53 -
4 4,57 + 0,00 4,53 + 0,00
5) 4,21 -7,95 4,06 -10,25
6 4,19 -8,61 4,27 -5,69
7 4,04 -11,59 4,14 -8,43

Tabelle 28: Oberflachendosis an verschiedenen Positionen auf der Lagerungsplatte
Die Prozentwerte geben die Abweichung zur Position laut ONORM (3) an.

4.2.1.4 Kollimierung

Die HVL sollte laut ONORM in einem engen Strahlenbiindel gemessen werden, um die
Detektion von gestreuten Photonen zu verhindern. Wenn der Rontgenstrahl nicht kollimiert
wird, kann ein betrachtlicher Anteil von gestreuten Photonen im Strahl verbleiben. Diese
gestreuten Photonen erreichen den Detektor und fithren zu einer Uberschitzung der Halbwert-
schichtdicke (Abbildung 81).[11]

Die Forderung nach strenger Kollimierung wurde bei den Messungen in dieser Arbeit nur
teilweise erfiillt (Tabelle 9). Die Rontgenbildgebung erfolgt in der Praxis jedoch in den
meisten Féllen in einem nicht kollimierten, breiten Strahlenbiindel.[11]

Wagner et al. (1990) haben HVL-Werte, die mit einer strengen Kollimierung ermittelt
wurden, mit jenen verglichen, die ohne Kollimierung (Strahlenfeld 24 x 30 cm) gemessen
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wurden. Demnach kann eine strenge Kollimierung zu einer kleinen Verbesserung der

Genauigkeit der Messung im Bereich von 1 % oder 0,003 mm fiihren.[82]

Collimator Collimator

Attenuator
m ~

ttenuator

~~  Detector Source

Abbildung 81: HVL-Messung in einem engen und einem breiten Nutzstrahlenbiindel

modifiziert nach [11]. Durch die enge Kollimierung werden nur nicht-gestreute Photonen detektiert (a). Im
Gegensatz dazu kdnnen geschwachte Photonen eines nicht-kollimierten Réntgenstrahls in den Detektor gestreut
werden. Source - Rontgenquelle, Collimator - Blende, Attenuator - Schwéchungsmaterial, Detector - Detektor

Bei der Auswertung der HVL zeigten das Mammaographiesystem Novation DR héhere HVL-
Werte als die Einheit Mammomat 3000. Dies konnte durch die stérkere Kollimierung des
Nutzstrahlenbiindels bedingt sein. Denn im Vergleich zu den HVL-Messungen am
Mammaographiesystem Novation DR wurde beim Mammomat 3000 bei jeder Messung eine
Kollimierung des Rontgenstrahls mit einer zusatzlichen Strahlenblende vorgenommen
(Tabelle 9). Die Zunahme der HVL-Werte am System Novation DR zwischen Messzeitpunkt
1 und 2 koénnte ebenfalls durch die unterschiedliche Kollimierung des Strahlenbiindels
verursacht sein. Denn wie in Tabelle 9 angegeben ist, wurde zur Bestimmung der HVL zum
Messzeitpunkt 2 eine zusétzliche Bleiblende zur Kollimierung verwendet. Die Messungen der
HVL wurden zum Messzeitpunkt 1 und 3 jedoch ohne zusétzliche Blende durchgefiihrt. Da
zum Messzeitpunkt 1 und 3 dieselbe Kollimierung gewéhlt wurde, ist die Messanordnung als
valide zu sehen. Abgesehen davon wurde in der Literatur, wie bereits erwahnt, von einer
Verbesserung der Genauigkeit der Messmethode bei strenger Kollimierung von nur 1 %
berichtet.[82]

4.2.1.5 Abschliel3ende Beurteilung HVL-Messung

Die HVL-Messungen fiir diese Arbeit wurden mit dem Ziel durchgefiihrt, eine moégliche
Verdnderung der HVL infolge der Rohrenalterung festzuhalten. Aus diesem Grund
interessieren weniger die absoluten Werte der HVL, als deren Verdnderung mit der Zeit. Die

Messungen wurden mit Aluminiumfiltern geringerer Reinheit durchgefihrt. Auch die
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tatsachliche Dicke der Aluminiumfolien wurde nicht Gberprift. Allerdings wurden immer
dieselben Plattchen verwendet, was den Fehler reduzieren sollte.

Die lonisationskammer wurde in einem Abstand von 6,5 bzw. 10 cm von der Lagerungsplatte
positioniert. Wenn sich die Messkammer naher an der Lagerungsplatte befindet, gelangt unter
Umsténden ein grolerer Beitrag an riickgestreuter Streustrahlung zum Detektor. Dadurch
wird eine hohere Kerma gemessen und die HVL wird unterschatzt. Die Messungen am
Mammaographiesystem Novation DR wurden immer in einem Abstand von 10 cm von der
Lagerungsplatte durchgefihrt. Die erste und letzte Messung am Mammographiesystem
Mammomat 3000 erfolgte jeweils in einem Abstand von 6,5 cm von der Lagerungsplatte.

In der ONORM wird gefordert, dass die Messkammer seitenzentriert in einem Abstand von
6 cm von der thoraxwandseitigen Kante der Lagerungsplatte positioniert wird. Bei den
Messungen im Mai 2008 konnte jedoch nur ein Abstand von 4 cm von der Thoraxwandkante
erreicht werden, da die lonisationskammer andernfalls nicht vollstandig ausgeleuchtet
gewesen ware. Diese Abweichung von den Messvorschriften sollte fir die Einheit
Mammomat 3000 keine Auswirkungen auf das Messergebnis haben, da die Ergebnisse der
Messungen in Kapitel 4.2.1.3.2 keine Anderung der Oberflachendosis zeigten. Im Gegensatz
dazu wies das Mammographiesystem Novation DR eine Anderung der Oberflachendosis von
-3,18 % (Position 1) bzw. -1,82 % (Position 2) auf. Da die Messungen im August 2007 und
2008 bezlglich des Abstandes von der Thoraxwandkante nach ONORM erfolgten, sollte dies
keinen Einfluss auf einen vorhandenen Trend haben.

Nachdem fir diese Arbeit, wie bereits oben erwéhnt, primér HVL-Werte miteinander
verglichen werden sollten, die zu verschiedenen Messzeitpunkten innerhalb eines Jahres
gemessen worden waren, sollten die mit der verwendeten Messmethode ermittelten HVL-
Werte trotz der Unsicherheiten fir die gegebene Aufgabenstellung ausreichend genau sein.
Die Messung der HVL und die sich daraus ergebenden Aussagen sind daher im Rahmen

dieser Arbeit als ausreichend valide zu sehen.

4.2.2 Spektroskopie

4.2.2.1 Dekonvolution

Die Bewegung der Elektronen im Streukdrper fuhrt zu einer Verringerung der Energie-
auflosung, die sich als Verbreiterung der charakteristischen Peaks zeigt. Die Dekonvolution
dient dazu, diese Verbreiterung und damit die Auflésung im Bereich der charakteristischen
Peaks zu korrigieren.[54] Daher ist die Entscheidung, fir die Auswertung ausschlieBlich

Spektren zu verwenden, die ohne Dekonvolution rekonstruiert worden sind, und damit eine
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schlechtere Auflosung in Kauf zu nehmen, nicht unproblematisch. Aus diesem Grund wurden
die Flachenberechnungen auch fir ausgewdhlte, mit Dekonvolution rekonstruierte Spektren
mit MATLAB™ durchgefiihrt, um auszuschlieRen, dass die Aussage iiber die Veranderung
der Rontgenspektren und deren Flachen mit der Zeit nicht durch die Wahl des
Rekonstruktionsmodus mit oder ohne Dekonvolution bedingt ist. Wie zu erwarten war,
unterscheiden sich die Werte der berechneten Flachen und die prozentualen Anteile der
Teilflachen zur Gesamtflache der mit und ohne Dekonvolution rekonstruierten Spektren
(Abbildung 82). Der Anteil des Bremsspektrums an der Gesamtflache betrégt in den mit
Dekonvolution rekonstruierten Mo/Mo-Beispielspektrum 65 %, jener des Peaks K, 27 % und
jener des Peaks Kg 8 %. Im Vergleich dazu weist das ohne Dekonvolution rekonstruierte
Spektrum einen Bremsstrahlungsanteil von 71 % auf. Der Anteil der Peaks K, bzw. Kgan der
Gesamtflache des Mo/Mo-Spektrums betragen 23 % bzw. 6 %.

Rekonstruktion mit Dekonvolution Rekonstruktion ohne Dekonvolution
8% 6%
23%
27%
65%
71%
OBremsspektrum D Peak Ka @ Peak KB OBremsspektrum DPeak Ko @ Peak KB

Abbildung 82: Teilflachen von mit und ohne Dekonvolution rekonstruierten Spektren
Die Spektren wurde am 27.01.2008 mit der A/F-Kombination Mo/Mo bei 28 kV und 100 mA-s am
Mammographiesystem Novation DR aufgenommen.

In Abbildung 83 und Abbildung 84 sind die mit Dekonvolution rekonstruierten Spektren im
Zeitverlauf dargestellt. Es zeigt sich, dass auch die mit Dekonvolution rekonstruierten
Spektren eine Zunahme der Gesamtflache im Zeitverlauf aufweisen. Die Gesamtflache steigt
im Mittel um 9,7 %, wobei das am Mammaographiesystem Novation DR mit der A/F-
Kombination Mo/Mo bei 28 kV aufgenommene Spektrum eine maximale Zunahme von

16,8 % zeigt. Die geringste Zunahme der Gesamtflache weist das ebenfalls an der Einheit
Novation DR mit der A/F-Kombination Mo/Rh bei 28 kV aufgenommene Spektrum mit

6,6 % auf. Zusammenfassend kann gesagt werden, dass die Rekonstruktion der Rohdaten mit

Dekonvolution eine Verbesserung der Energieauflésung im Bereich zur Folge hat, aber
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keinen Einfluss auf den Trend in der chronologischen Veranderung der Spektren und damit

der berechneten Flachen. Wie aber bereits im Kapitel Methoden erwahnt, missen fir die

Dekonvolution der charakteristischen Peaks enge Grenzen definiert werden und es scheint

unmaoglich, diese Grenzen korrekt zu bestimmen, da sie fiir das jeweilige Spektrum unbekannt

sind.
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Abbildung 83: Veranderung der Gesamtflachen (Rekonstruktion mit Dekonvolution)
fiir die A/F-Kombination Mo/Mo bei 28 kV fir die Systeme Mammomat 3000 (links) und Novation DR (rechts)
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Abbildung 84: Veranderung der Gesamtflachen (Rekonstruktion mit Dekonvolution)
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4.2.2.2 (Teil-)Flachenberechnung

Jul.o8

Zur Beurteilung des Fehlers, der durch die Nachbildung der Spektren mittels Gauss- und

Lorentzfunktionen entsteht, wurden die mit MATLAB™ aus den Teilflachen berechneten

Gesamtflachen mit jenen verglichen, die aus den rekonstruierten Spektren mittels Software-

Paket DIAdem™ berechnet wurden. Das in DIAdem™ verwendete Integrations-Verfahren

basiert auf der zusammengesetzten Trapezregel. In Tabelle 29 sind die Ergebnisse dieses

Methodenvergleichs angegeben. Die maximale Differenz AA der mit MATLAB™ und

DIAdem™ berechneten Gesamtflachen betragt demnach 0,185 % bei einem Mittelwert von
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0,082 %. Die Berechnung der Teilflichen mit dem Flachenberechnungsprogramm in
MATLAB™ und die sich daraus ergebenden Aussagen fiir diese Arbeit sollte daher als valide

anzusehen sein.

Einheit AF U [kV] Datum AA [%]
Mammomat 3000 Mo/Mo 26 23.03.2008 0,121
Mammomat 3000 Mo/Mo 28 06.06.2007 -0,049
Mammomat 3000 Mo/Mo 28 23.03.2008 0,101
Mammomat 3000 Mo/Mo 28 24.07.2008 0,054
Mammomat 3000 Mo/Mo 30 06.06.2007 0,013
Mammomat 3000 Mo/Mo 30 23.03.2008 0,100
Mammomat 3000 Mo/Mo 30 24.07.2008 0,035
Mammomat 3000 Mo/Rh 26 23.03.2008 0,155
Mammomat 3000 Mo/Rh 28 23.03.2008 0,124
Mammomat 3000 Mo/Rh 30 23.03.2008 0,136
Mammomat 3000 WI/Rh 28 23.03.2008 0,125
Mammomat 3000 WI/Rh 28 24.07.2008 0,068
Mammomat 3000 WI/Rh 30 23.03.2008 0,152
Novation DR Mo/Mo 26 29.03.2008 0,167
Novation DR Mo/Mo 28 11.06.2007 0,101
Novation DR Mo/Mo 28 27.01.2008 0,003
Novation DR Mo/Mo 28 29.03.2008 0,118
Novation DR Mo/Mo 28 24.07.2008 0,049
Novation DR Mo/Mo 30 29.03.2008 0,140
Novation DR Mo/Mo 30 24.07.2008 -0,002
Novation DR Mo/Rh 28 27.01.2008 0,003
Novation DR Mo/Rh 28 29.03.2008 0,132
Novation DR Mo/Rh 28 24.07.2008 0,055
Novation DR Mo/Rh 30 29.03.2008 0,088
Novation DR WI/Rh 28 29.03.2008 0,140
Novation DR W/Rh 28 24.07.2008 -0,002
Novation DR W/Rh 30 27.01.2008 0,003
Novation DR W/Rh 30 29.03.2008 0,185
Novation DR W/Rh 30 24.07.2008 0,037

Tabelle 29: Differenz der mit MATLAB bzw. DIAdem berechneten Gesamtflachen
Die mit MATLAB™ berechnete Gesamtflache wurde aus den Teilflachen berechnet. Die Differenz wurde auf
die mit DIAdem™ berechnete Gesamtflache bezogen.
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4.3 Diskussion der Ergebnisse

4.3.1 HVL-Messung

Innerhalb des Messzeitraumes von zwolf Monaten zeigten die gemessenen HVL-Werte einen
Anstieg um durchschnittlich 10,3 % (7,4 %-13,7 %) fiir die Anoden/Filter-Kombination
Mo/Mo. Eine Zunahme der HVL bedeutet, dass eine groRere Schicht aus Aluminium
notwendig ist, um die Intensitat des Rontgenstrahls auf die Halfte zu reduzieren. Anders
ausgedriickt kam es zu einer Aufhartung der Rontgenspektren im Messzeitraum.

In der Literatur finden sich einige wenige Arbeiten zum Thema HVL und Réhrenalterung,
wobei die Réhrenalterung durch das Ausmal der Anodenrauigkeit beschrieben wird (Tabelle
30). Diesen Arbeiten ist jedoch gemeinsam, dass ausschliel3lich W-Anoden analysiert wurden
und die HVL mit einer Ausnahme (Nagel 1988, [57]) nicht gemessen wurde. Die
Informationen Gber die Veranderung der HVL infolge der Anodenrauigkeit wurden aus
Computersimulationen bestimmt.[19, 43, 55, 58]

Nagel (1988) [56] hat HVL-Messungen an Diagnostikrohren durchgefiihrt und einen Anstieg
der HVL um bis zu 0,5 mm Al bei 80 kV und 2,5 mm Al-Filterung nach 6-monatigem
Rohrenbetrieb festgestellt.

Nowotny und Meghzifene (1988) [58] haben Oberflachen von ausgewechselten Wolfram-
Anoden mit einem Oberflacheninstrument untersucht und mit diesen Oberfldchenprofilen
Rontgenspektren im Computerprogramm VCOMP5R simuliert. Sie berichteten eine
maximale Zunahme der HVL von 0,2 mm Al bei 70 kV und 2,5 mm Al-Filterung. Bei
niedrigen Rohrenspannungen flhrt eine erhdhte Rauigkeit zu einer verstarkten
Strahlenaufhértung. Bei 150 kV und hoher Filterung ist der Einfluss der Rauigkeit auf die
HVL aufgehoben, wahrend der Trend bei niedrigerer Filterung umgekehrt ist und rauere
Anoden ein weniger hartes Spektrum erzeugen.

Erdélyi et al (2009) [19] haben Anodenoberflachenprofile von Wolframanoden mit einem
optischen Mikroskop, einem Profilometer und einem Rasterelektronenmikroskop gemessen
und ein einfaches Computermodell entwickelt, um den Einfluss der rauen Anoden-Oberfléche
auf das Rontgenspektrum zu analysieren. Die Oberflachenprofilmessungen zeigten, dass die
Oberfl&che einer gealterten Anode aus Inseln mit einer Rauigkeit kleiner 1 um bestehen, die
durch 8 um tiefe Risse getrennt sind.

Mehranian et al (2010) [55] haben Digitalfotos von Brennfleckbahnen sowie Raster-
elektronenmikroskopie und Oberflachenprofilometrie zur Modellierung von Oberflachen-

profilen genutzt und Rontgenspektren mittels Monte-Carlo-Simulation berechnet. Sie
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kommen zu dem Ergebnis, dass die Variation der HVL durch die Anodenoberflachen-
Rauigkeit nicht signifikant ist und berichteten von einer maximalen Strahlenaufhértung von
2,5 % bei 70 kV.

Kéakonyi et al (2010) [43] haben ebenfalls Spektren mittels Monte-Carlo-Technik simuliert,
wobei sie Oberflachenprofile aus der Literatur (Nowotny et al 1988, Erdélyi et al 2009)
herangezogen haben. Die Analyse der HVL zeigte, dass diese um einen Emissionswinkel von
5° praktisch unabhangig von der Oberflachenrauigkeit der Anode ist. Unter diesem, von der
Filterung abhangigen Emissionswinkel, sinkt die HVL mit zunehmender Anodenrauigkeit.

Dagegen steigt die HVL mit zunehmender Oberflachenrauigkeit Gber einem Emissionswinkel

von 5°.
Erstautor Methode Untersuchte Anode U Anoden-
(Jahr) GroRen [kV] winkel [°]
Nagel HVL-Messungen HVL, Output  WI/Re 80 13
(1988)
Nowotny Oberflachenprofil-Messungen, Intensitét, W 50-150 16
(2002) Computersimulation von Spektren  Luftkerma,

(VCOMP5R) HVL
Erdélyi Oberflachenprofil-Messungen, Intensitat, W 100 11
(2009) Computersimulation von Spektren HVL
Mehranian  Oberflachenprofil-Messungen, Intensitat, W 50-120 6-14
(2010) Monte-Carlo-Simulation von HVL

Spektren (MCNP Code)
Kékonyi Monte-Carlo-Simulation Intensitat, W 10-150 Emissions-
(2010) von Spektren (MCNPX Code) HVL, Form winkel:

mit Oberflachenprofilen aus des Spektrums 5-45

der Literatur (Nowotny, Erdélyi)

Tabelle 30: Methoden zur Evaluierung der Effekte der Anodenrauigkeit in der Literatur
Nagel (1988) [57] untersuchte Anoden aus einer Wolfram/Rhenium (W/Re)-Legierung

Zusammenfassend lasst sich sagen, dass der Effekt der Anodenrauigkeit auf die HVL von der

Réhrenspannung, der Filterung und dem Emissionswinkel abhangig ist.[19, 43, 55, 58]
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Da sich in der Literatur keine Arbeiten zur Oberflachenrauigkeit von Mammographie-Réhren
finden, ist ein Vergleich der Messergebnisse schwierig. Die Ergebnisse der besprochenen
Arbeiten lassen jedoch darauf schliel3en, dass die Halbwertschichtdicke mit zunehmender
Anodenrauigkeit flr niedrige Rohrenspannungen zunimmt. Dies ist auch bei den

durchgefuhrten HVL-Messungen der Fall.
4.3.2 Spektroskopie

4.3.2.1 W/Rh-Spektrum

Ein interessantes und Uberraschendes Ergebnis der spektralen Messungen ist, dass die
aufgenommenen W/Rh-Spektren charakteristische Peaks aufweisen. Der Vergleich mit
Mo/Mo- und Mo/Rh-Spektren legt den Verdacht nahe, dass es sich hierbei um
charakteristische Peaks von Molybdan handeln kénnte. Um die Energieauflosung im Bereich
der vermuteten charakteristischen Peaks zu verbessern, wurde ein W/Rh-Spektrum mit
Dekonvolution rekonstruiert. Abbildung 85 zeigt dieses W/Rh-Spektrum im Vergleich zum

ohne Dekonvolution rekonstruierten Spektrum.

mit Dekonvolution rekonstruiertes W/Rh- Spektrum 6,0E+08

7,0E+08 —

ohne Dekonvolution rekonstruiertes W/Rh- Spektrum

Photonen/(mm2 -keV)
Photonen/(mmz-kev)

6,0E+08

5,0E+08

R e e T
6 8 10 12 14 16 18 20 22 24 26 28 30

0,0E+00
4,0E+08

Energie [keV]

6,0E+08
3,0E+08 —

5,0E+08

Photonen/(mmz-kev)

2,0E+08 4,0E+08

1,0E+08 | 2,0E+08

1
1
soevos |
1
1

1,0E+08

0,0E+00 -+~ t y t t t t t t t t =t
30 6 8 10 12 14 16 18 20 22 24 26 28 30

Energie [keV] Energie [keV]

Abbildung 85: Mit und ohne Dekonvolution rekonstruiertes W/Rh-Spektrum

Aufgenommen am 23.03.2008 bei 28 kV am Mammographiesystem Mammomat 3000. Das mit Dekonvolution
rekonstruierte Spektrum (griin) zeigt eindeutige Peaks (Peak 1 und Peak 2) im Energiebereich von 17,6-19,6
keV.
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Die zugehorige Pulshohenverteilung wurde am 23.03.2008 bei 28 kV am Mammaographie-
system Mammomat 3000 aufgenommen. Die deutlich erkennbaren charakteristischen Peaks
des mit Dekonvolution rekonstruierten W/Rh-Spektrums liegen bei 17,605 keV und 19,593
keV. Beim Vergleich der Energielage der charakteristischen Peaks des am selben Messtag
ebenfalls mit 28 kV am Mammomat 3000 aufgenommenen Mo/Mo-Spektrum fallt auf, dass
die Energielage des Peak 1 mit jener des K,-Peaks von Molybdén tibereinstimmt (Tabelle 35).
Die Energielage des Peak 2 unterscheidet sich um eine Kanalbreite von der des Kg-Peaks
(19,593 keV bzw. 19,692 keV). Dies erhartet den Verdacht, dass es sich bei den beiden Peaks
um charakteristische Peaks von Molybdén handelt.

4.3.2.2 Flachenberechnungen

4.3.2.2.1 Gesamtflache

Die im Kapitel 4.3.1 besprochenen Arbeiten aus der Literatur haben nicht nur die
Veranderung der HVL, sondern auch die Intensitat bzw. des Réhrenoutputs mit zunehmender
Anodenrauigkeit untersucht. Nagel (1988) [57] berichtete eine Abnahme des Réhrenoutputs
von mehr als 10 % bei 80 kV und einer Aluminium-Filterung von 2,5 mm.

Nowotny und Meghzifene (2002) [58] haben festgestellt, dass die Intensitat mit Zunahme der
Anodenoberflachenrauigkeit sinkt, wobei der Intensitatsverlust bei niedrigen Rohren-
spannungen am haochsten ist. Die starkere Absorption in der W-Anode fiihrte auBerdem zu
einem deutlicheren Auftreten der K-Kante von Wolfram im Bremsspektrum bei 69,5 keV.
Mehranian et al (2010) [55] berichteten, dass die Bremsstrahlung und die charakteristischen
K- Rontgenstrahlen abhéngig von der Tiefe der Risse in der Anode starker geschwacht
werden, da sie aufgrund der Anodenrauigkeit eine zusétzliche inhdrente Filterung erfahren.
Der dadurch bedingte Intensitatsverlust war umso groRer, je kleiner die R6hrenspannung und
der Anodenwinkel und umso groRer die Tiefe der Risse war. Eine Risstiefe von 50 um fuhrte
bei 50 kVp und einem Anodenwinkel von 6 ° zu einem Intensitatsverlust von tiber 16 %.
Mehranian et al haben auerdem berichtet, dass der Intensitatsverlust, insbesondere
niederenergetischer, umso ausgepragter ist, je grofRer der Anodenwinkel ist.

Erdélyi et al (2009) [19] berichteten einen 5 %-igen Intensitatsverlust bei einer mittleren
Risstiefe von 8 um fir einen Anodenwinkel von 6° und 100 kVp. Der Intensitatsverlust wurde
von Erdélyi et al (2009) [19] durch Integration der Spektren Uiber den gesamten
Energiebereich und Vergleich der erhaltenen Intensitat mit jener einer ideal glatten Anode

berechnet.
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Kékonyi et al (2010) [43] berichteten wiederum, dass sich die Form der Spektren, die durch
die Anodenrauigkeit hervorgerufen wird, von jener unterscheidet, die durch eine W-Filterung
zustande kommt. Die W-Filterung schneidet den niederenergetischen Bereich des Réntgen-
spektrums abhé&ngig von der Filterung ab. Raue Anoden fuihrten jedoch zu einer Verflachung
der Bremsstrahlungskurve, wahrend der niederenergetische Anteil des Spektrums weniger
beeinflusst wurde. Dieselbe Gruppe stellte fest, dass gefilterte Rontgenspektren hérter sind als
Spektren, die mit einer rauen Anodenoberflache erzeugt werden. Fur Energien knapp ber der
K-Kante fiihrte die W-Filterung bei &hnlicher Bremsstrahlungsintensitat zu einer starkeren
Intensitatsreduktion als die Oberflachenrauigkeit. Kékonyi et al (2010) [43] schlussfolgerten,
dass somit der Effekt der Anodenoberflachenrauigkeit nicht durch einen Filter aus Anoden-
Material simuliert werden kann. Der von derselben Gruppe ermittelte hochste Intensitats-
verlust bei 25 kV betrug 20 % bzw. 10 % bei einem Emissionswinkel von 5° bzw. 12 °.
Kékonyi et al (2010) folgerten daraus, dass der Effekt der Anodenoberflachenrauigkeit eine
groliere Bedeutung in der Beurteilung der Bildqualitdt von Mammographiesystemen hat.
Zusammenfassend kann gesagt werden, dass alle Autoren einen Intensitatsverlust mit
zunehmender Anodenoberflachenrauigkeit festgestellt haben.[19, 43, 55, 58] Dies steht im
direkten Gegensatz zu den Ergebnissen in dieser Arbeit. Denn die mit MATLAB™
berechneten Gesamtflachen nahmen innerhalb des Messzeitraumes von einem Jahr im Mittel
um 11,9 % (5,7-19,8 %) zu. Da die Flache des Spektrums ein Mal? fiir die Intensitat ist, kann
angenommen werden, dass es somit zu einer Zunahme der Intensitat mit der Zeit kam, was
einen Widerspruch zu den Arbeiten in der Literatur dargestellt.[19, 43, 55, 58]

4.3.2.2.2 Teilflachen

Der Vergleich der prozentualen Anteile der charakteristischen Peaks und des Bremsspektrums
an der Gesamtflache sowie der nieder- und hoherenergetischen Bremsstrahlungsanteile am
gesamten Bremsspektrum zeigte, dass der Anteil des Spektrums fiir die Anoden/Filter-
Kombination Mo/Mo im niederenergetischen Bereich groRer ist als fir die Anoden/Filter-
Kombination Mo/Rh. Das bedeutet, dass durch die Wahl der Anoden/Filter-Kombination
Mo/Rh ein stérker durchdringender Rontgenstrahl erzeugt wird. Wie bereits im Kapitel
Einleitung erwahnt, ist diese Eigenschaft bei der Abbildung von dickeren und dichteren
Bristen von Vorteil.

Die Analyse der chronologischen Veranderung der Teilflachen ergab, dass die Teilflachen des
Bremsspektrums und des charakteristischen Peaks K, mit der Zeit zunehmen. Der Peak Kg

zeigte keine einheitliche Tendenz in Richtung héherer oder niedriger Flachenwerte.
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Eine mdogliche Ursache konnte die vergleichsweise geringe Anzahl von Datenpunkten in
diesem Bereich sein.

4.3.3 Berechnete vs. gemessene HVL

Um einen direkten Vergleich der Ergebnisse der HVL-Messungen und der spektralen
Messungen zu ermdglichen, wurde die HVL mathematisch aus den gemessenen Spektren
ermittelt. Aus Abbildung 86 und Abbildung 87 ist ersichtlich, dass sich die Werte der
berechneten und gemessenen HVL-Werte nicht nur in der GroRenordnung, sondern auch in

ihrem Trend unterscheiden.
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Abbildung 86: Aus Spektrum berechnete vs. gemessene HVL (Mo/Mo)
bei 28 kV und 30 kV Réhrenspannung zu unterschiedlichen Messzeitpunkten 1, 2 und 3 (Mammomat 3000)
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Abbildung 87: Aus Spektrum berechnete vs. gemessene HVL (Mo/Rh bzw. W/Rh)
bei 28 kV bzw. 30 kV Réhrenspannung zu unterschiedlichen Messzeitpunkten 1, 2 und 3 ( Novation DR). Links
Mo/Rh, rechts W/Rh.
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Die Unterschiede in der GroRenordnung der Werte kdnnten durch die unterschiedlichen
Aufnahmeparameter bedingt sein. Denn das Strom-Zeit-Produkt war fir die HVL-
Messungen bei 63 mAs eingestellt, wahrend es bei der Aufnahme der Spektren 100 mAs
betrug.

Die gemessenen HVL-Werte zeigen eine Zunahme mit der Zeit, wahrend die aus dem
Spektrum berechneten HVL-Werte fast unverandert bleiben bzw. mit der Zeit tendenziell
abnehmen (Tabelle 47 und Tabelle 48). Um einen eventuell vorhandenen Einfluss der
gewahlten Rekonstruktion (ohne Dekonvolution) auf die berechneten HVL-Werte beurteilen
zu konnen, wurden die HVL-Werte auch aus den mit Dekonvolution rekonstruierten Spektren
berechnet. Die HVL-Werte, die aus mit Dekonvolution rekonstruierten Spektren ermittelt
wurden, weisen einen eindeutigen Trend zu abnehmenden HVL-Werten mit der Zeit auf
(Abbildung 88 und Abbildung 89 bzw. Tabelle 49 und Tabelle 50 im Anhang).

Die gemessenen HVL-Werte nehmen mit der Zeit zu, was einer Aufhértung des Spektrums
mit der Zeit entspricht. Die aus den Spektren ermittelten HVL-Werte nehmen jedoch mit der
Zeit ab und widersprechen damit den gemessenen Werten. Eine physikalische Erklarung
dieser widersprichlichen Ergebnisse scheint unmdglich, was die Vermutung nahelegt, dass
die Ursache in der Messmethode liegt. Andererseits zeigte sich eine Zunahme der
niederenergetischen Teilflachen des Spektrums (Peak K,), was einer weniger harten Strahlung
entspricht und damit im Einklang mit den berechneten HVL-Werten steht.
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Abbildung 88: Berechnete vs. gemessene HVL (Mo/Mo) (mit Dekonvolution)
bei 28 kV und 30 kV Réhrenspannung (System Mammomat 3000). Berechnung der HVL aus mit Dekonvolution
rekonstruierten Spektren.
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Abbildung 89: Berechnete vs. gemessene HVL (Mo/Rh bzw. W/Rh) (mit Dekonvolution)
bei 28 kV und 30 kV Réhrenspannung (System Novation DR). Berechnung der HVL aus mit Dekonvolution
rekonstruierten Spektren

4.4 Unterschiede zwischen den beiden Mammographiesystemen

Die beiden untersuchten Mammographiesysteme waren zum Zeitpunkt der ersten Messungen
fiir diese Arbeit unterschiedlich lange in Betrieb, und deren Rdntgenstrahler sollten
dementsprechend einen unterschiedlichen Grad an Réhrenalterung aufweisen. In Tabelle 31
sind die Ergebnisse der HVL-Messungen vom 18.5.2008 fiir die beiden Mammographie-
Systeme gegeniibergestellt. Da die Messbedingungen der HVL-Messung beziiglich
Messgeometrie und Kollimierung an diesem Messtag fur beide Einheiten gleich waren,
kdnnen die Werte der HVL verglichen werden. Aus Tabelle 31 ist ersichtlich, dass die HVL
kaum Unterschiede zwischen den beiden Systemen aufweist.

Wenn man nun die chronologische Veranderung der HVL fir die beiden Systeme betrachtet,
so zeigt sich eine Zunahme der HVL innerhalb eines Jahres von 7,4 % flr das System
Mammomat 3000 und 13,7 % fir das System Novation DR.

Beim Vergleich der aus den Spektren ermittelten Gesamtflachen in Tabelle 32 ist ersichtlich,
dass sich die Flachen um bis zu 5,4 % unterscheiden, wobei das System Mammomat 3000

groRere Werte aufweist.

U [kV] Mammomat 3000 Novation DR AHVL [%]
28 0,359 0,363 1,11
30 0,372 0,382 2,69

Tabelle 31: Vergleich der HVL der beiden Systeme
fiir die A/F-Kombination Mo/Mo, Messdatenaufnahme am 18.5.2008 unter denselben Messbedingungen
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Weiters ist aus Tabelle 32 ersichtlich, dass die Unterschiede zwischen den Gesamtflachen der
beiden Systeme im Laufe des Messzeitraumes geringer werden. Dies konnte darauf
hinweisen, dass die Veranderungen infolge der Rohrenalterung zunéchst grof3 sind und ab

einem bestimmten AusmaR der Anodenrauigkeit immer geringer werden.

Messtermin Mammomat 3000 Novation DR AAgesamt [%0]
Juni 2007 1177,92 1114,34 -5,40
Mérz 2008 1224,41 1202,86 -1,76
Juli 2008 1299,96 129419 -0,44

Tabelle 32: Vergleich der Gesamtflachen der beiden Systeme
fiir die A/F-Kombination Mo/Mo, bei 28 kV. Die Flachen sind in 10° Photonen/mm? angegeben.

4.5 Schlussfolgerungen

Die Kenntnis des Rontgenspektrums ist fur die Evaluierung der Bildqualitat und der
Patientendosis fundamental.[76] Da die Messung von Rontgenspektren schwierig durch-
fihrbar und zeitaufwandig ist, wird das Spektrum gewdohnlich durch seinen HVL-Wert
beschrieben.[2, 43, 45] Aus der Literatur ist bekannt, dass die Methode der Halbwertschicht-
dickenmessung eine geringe Genauigkeit von + 30 % besitzt.[57] In dieser Arbeit wurden die
Ergebnisse von spektroskopischen Messungen mit jenen von HVL-Messungen verglichen.
Die Berechnung der Gesamt- und Teilfla&chen der gemessenen Spektren ermdglicht nicht nur
eine Beurteilung der chronologischen Veranderung der gesamten Intensitét, sondern auch der
einzelnen Abschnitte des Spektrums. Dies ermdglicht Aussagen dariiber, ob die Réhren-
alterung das gesamte Spektrum oder z.B. nur die héher- oder niederenergetischen Anteile
beeinflusst. Derartige Veranderungen kénnen durch die Bestimmung der HVL nicht erfasst
werden. AulRerdem wurde die HVL rechnerisch aus den spektralen Daten ermittelt.

Da die Darstellung der weiblichen Brust ein komplexes bildgebendes Verfahren erfordert, das
hohen Weichteilkontrast bieten muss, kann eine Veranderung des Spektrums grofRe
Auswirkungen auf die Bildqualitat haben. Aus diesem Grund hat die wissenschaftliche
Erfassung der Réhrenalterung in der Mammographie grote Bedeutung. In der Literatur
finden sich jedoch nur Publikationen zu Diagnostikréhren. AulRerdem wurde die Alterung von
Rontgenrdhren bisher nur tiber die Messung der HVL oder Computersimulationen erfasst.
[19, 43, 55, 57, 58] Auch wenn sich die Ergebnisse in der Literatur nur auf Diagnostikréhren
mit Anoden aus Wolfram bzw. einer Wolfram-Rhenium-Legierung beziehen, sollten sie

zumindest in gewissen Malen auf die Mammaographie Ubertragbar sein. Die in den
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Messungen erhobene Zunahme der Intensitat in Form einer Flachenzunahme widerspricht
jedoch dem in der Literatur beschriebenen Intensitatsverlust.[19, 43, 55, 58] Um zu kldaren,
warum in dieser Arbeit eine Zunahme der Intensitat mit zunehmender Réhrenalterung
gefunden wurde, die den Ergebnissen in der Literatur widerspricht, sind weitere
Untersuchungen erforderlich. Ein mdglicher Erkl&rungsansatz konnte eine automatische
(Gegen-)Steuerung des Mammographiesystems sein, die einen Intensitatsabfall durch eine
Erhohung des mAs-Produkts ausgleicht. Ob die untersuchten Mammographieeinheiten eine
derartige Steuerung besitzen, ist jedoch nicht bekannt. Dieser Erklarungsversuch kénnte
relativ einfach durch wiederholte Messungen der Belichtungszeit bzw. des Réhrenstroms in
regelméaliigen zeitlichen Abstanden abgeklart werden.

Die aus den Spektren berechneten HVL- Werte zeigen eine Abnahme mit der Zeit und weisen
damit auf eine zunehmende Aufweichung des Spektrums hin. Diese Aufweichung zeigt sich
auch bei der Analyse der Teilflachen in Form einer Zunahme der niederenergetischen Anteile
des Spektrums. Allerdings weisen die gemessenen und die aus dem Spektrum ermittelten
HVL-Werte gegensatzliche Trends auf, wobei die Ergebnisse der HVL-Messungen im
Einklang mit den Feststellungen der Autoren in der Literatur stehen. Grundsétzlich handelt es
sich bei der HVL-Messung jedoch um eine Methode duf3erst begrenzter Genauigkeit. Wie
bereits oben erwahnt, berichtete Nagel (1988) Fehler von typischerweise + 30 %.[57] Die der
Anodenrauigkeit bzw. Réhrenalterung zugeschriebenen Veranderungen der HVL in der
Literatur, wie auch die Ergebnisse dieser Arbeit (10,3%), liegen deutlich unter diesem
Prozentsatz und damit im mdglichen Bereich des Messfehlers.

Tabelle 33 gibt eine Zusammenfassung der Ergebnisse der HVL-Messungen und der

Spektroskopie.

Einheit AlF ULV  HVL  Agam Axe Axp  Asg
Mammomat 3000 Mo/Mo 28 0 1 0 1 0

Mammomat 3000 Mo/Mo 30 1 1 1 I 1

Novation DR Mo/Mo 28 0 1 0 o 0

Novation DR Mo/Rh 28 0 1 0 1 0

Novation DR W/Rh 30 1 1 - - -

Tabelle 33: Zusammenfassung der Ergebnisse

der HVL-Messungen und Flachenberechnungen.

1 Zunahme, | Abnahme, |1 Abnahme von Messzeitpunkt T1 zu T2, Zunahme von T2 zu T3,
11 Zunahme von T1 zu T2, Abnahme von T2 zu T3
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Die Ergebnisse in der Literatur basieren groteils auf Computersimulationen, denen
gemessene Anodenoberflachenprofile zugrunde liegen. Der groRe Vorteil von Computer-
Simulationen, insbesondere Monte-Carlo-Simulationen, ist, dass sie auf Experimente
anwendbar sind, die im Labor nicht durchfiihrbar sind. Beispielsweise kénnen die
Signalbeitrdge von primérer und sekunddrer Strahlung in einem radiologischen System
getrennt betrachtet werden.[55] Dieser Vorteil kdnnte sich aber in bestimmten Bereichen als
nachteilig erweisen, denn manchmal kann es notwendig sein ein System nicht isoliert,
sondern als Gesamtheit zu beurteilen. Computersimulationen kdnnen nur Faktoren
berucksichtigen, die vom Programmierer eingegeben wurden. Faktoren, die unbekannt sind,
werden also nicht erfasst. Die Simulation eines physikalischen Ereignisses kann daher immer
nur eine Annéherung darstellen.

Die Spektroskopie gilt als ideale Methode fiir die Beurteilung der Strahlenqualitat eines
radiologischen Systems. Sie ermdglicht die Erfassung des Rontgenspektrums, das auf die
Patientin einwirkt und schlussendlich das Mammographiebild erzeugt. Dieses Spektrum wird
nicht nur durch die Beschaffenheit der Anode allein beeinflusst, sondern ist das Produkt der

gesamten Mammographieeinheit.
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A Anhang

A.1 Diagramme aller Spektren

Bei den abgebildeten Spektren handelt es sich um relativ, ohne Dekonvolution rekonstruierte
Spektren. Zur Vereinfachung sind in Folge der charakteristische Peak K, als Peak 1 und der

charakteristische Peak Kg als Peak 2 bezeichnet.
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x: 19,7915 keV
+ y: 234,145E+06 Photonen/(mmz-kev)
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Siemens Mammomat 3000, 23.03.2008, normiert auf Fokus-Streukérper- Abstand von 100 cm
Mo/Rh, 30 kV, 100 mAs (40 Exp.)
-+ Peak 1
X: 17,6053 keV
y: 623,621E+06 Photoruen/(rnmZ keV)
T FWHM: 0,8521 keV/
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Photonenl(mmZ-ke\/)

Photonenl(mmz-keV)

Siemens 3000, 23.03.2008, normiert auf Fokus-Streukorper- Abstand von 100 cm
WI/Rh, 30 kV, 100 mAs (40 Exp.)
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Siemens Novation DR, 29.03.2008, normiert auf Fok Abstand von 100 cm
Mo/Mo, 26 kV, 100 mAs (40 Exp.)
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Photonenl(mmZ-ke\/)

Photonenl(mmz-keV)

Siemens

Novation DR, 29.03.2008, normiert auf Fok

Abstand von 100 cm

Mo/Mo, 28 kV, 100 mAs (40 Exp.)
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Novation DR, 29.03.2008, normiert auf Fok Abstand von 100 cm

Mo/Rh, 28 kV, 100 mAs (40 Exp.)
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Photonenl(mmZ-ke\/)

Photonenl(mmz-keV)

Siemens

Novation DR, 29.03.2008, normiert auf Fok Abstand von 100 cm

WI/Rh, 28 kV, 100 mAs (40 Exp.)
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Novation DR, 29.03.2008, normiert auf Fok Abstand von 100 cm

Mo/Mo, 30 kV, 100 mAs (40 Exp.)

Peak 1:

x: 17,6053 keV

y: 709,595E+06 Photonen/(mmz‘keV)
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Photonenl(mmZ-ke\/)

Photonenl(mmz-keV)

Siemens Novation DR, 29.03.2008, normiert auf Fok Abstand von 100 cm s
Mo/Rh, 30 kV, 100 mAs (40 Exp.) 2
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Siemens Novation DR, 29.03.2008, normiert auf Fok Abstand von 100 cm S
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WI/Rh, 30 kV, 100 mAs (40 Exp.) o
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Photonenl(mmZ-ke\/)

Photonenl(mmz-keV)

Siemens 3000, 24.07.2008, normiert auf Fokus-Streukorper- Abstand von 100 cm

Mo/Mo, 28 kV, 100 mAs (40 Exp.)
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Peak 2:
X: 19,7239 keV
y: 187,610E+06 Photonen/(mmz»kev)
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Siemens Mammomat 3000, 25.07.2008, normiert auf Fokus-Streukérper- Abstand von 100 cm

W/Rh, 28 kV, 100 mAs (40 Exp.)
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Photonenl(mmZ-ke\/)

Photonenl(mmz-kev)
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Siemens 3000, 25.07.2008, normiert auf Fokus-Streukorper- Abstand von 100 cm
Mo/Mo, 30 kV, 100 mAs (40 Exp.)
1 Peak 1:
x: 17,5417 keV
+ y: 754,134E+06 Pholcnen/(mmzvkev)
FWHM: 0,8515 keV/
I Peak 2:
x: 19,7239 keV
1 y: 243,274E+06 Photonen/(mm’-keV)
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Siemens Mammomat Novation DR, 24.07.2008, normiert auf Fokus-Streukdrper- Abstand von 100 cm
Mo/Mo, 28 kV, 100 mAs (40 Exp.)
Peak 1:
x: 17,5417 keV
T y: 551,454E+06 Photonen/(mm”-keV)
FWHM: 0,8876 keV'
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x: 19,7239 keV
y: 189,273E+06 Photonen/(mmz-kev)
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Photonenl(mmZ-ke\/)

Photonenl(mmz-keV)
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Siemens Mammomat Novation DR, 25.07.2008, normiert auf Fokus-Streukorper- Abstand von 100 cm
Mo/Rh, 28 kV, 100 mAs (40 Exp.)
Peak 1:
1 x: 17,5417 keV/
y: 445,705E+06 Photonen/(mm’-keV)
FWHM: 0,8991 keV
Peak 2:
X: 19,7239 keV
T y: 170,476E+06 Photonen/(mm”-keV)
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Siemens Mammomat Novation DR, 25.07.2008, normiert auf Fokus-Streukorper- Abstand von 100 cm
W/Rh, 28 kV, 100 mAs (40 Exp.)
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Photonenl(mmZ-ke\/)

Photonen/(mm?*-keV)

8,0E+08

7,0E+08

6,0E+08

5,0E+08

4,0E+08

3,0E+08

2,0E+08

1,0E+08

0,0E+00

8,0E+08

7,0E+08

6,0E+08

5,0E+08

4,0E+08

3,0E+08

2,0E+08

1,0E+08

0,0E+00

Siemens Mammomat Novation DR, 24.07.2008, normiert auf Fokus-Streukorper- Abstand von 100 cm
Mo/Mo, 30 kV, 100 mAs (40 Exp.)
Peak 1:
1 x: 17,5417 keV/
y: 774,001E+06 Photonen/(mm’-keV)
FWHM: 0,8446 keV
Peak 2:
T x: 19,7239 keV
y: 254,327E+06 Photonen/(mm®keV)
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Siemens Mammomat Novation DR, 25.07.2008, normiert auf Fokus-Streukérper- Abstand von 100 cm
W/Rh, 30 kV, 100 mAs (40 Exp.)
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Siemens Mammomat Novation DR, 06.08.2008, normiert auf Fokus-Streukdrper- Abstand von 100 cm

W/Rh, 28 kV, 100 mAs (100 Exp.)
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A.2 Energielage und Amplitude der charakteristischen Peaks

A.2.1 A/F-Kombination Mo/Mo
In Tabelle 34 bzw. Tabelle 35 sind die Energielage (in keV) und die Amplitude (in
Photonen/mm?keV) der Spektren angegeben, die mit der Anoden/Filter-Kombination Mo/Mo

und verschiedenen Rohrenspannungen U am Mammographiesystem Mammomat 3000 bzw.

Novation DR aufgenommen wurden. In der Spalte rechts auBen ist der Quotient K,/Kg der

Amplituden der beiden charakteristische Peaks angegeben.

Datum U Ko Ksp Ko/ Kp

KV keV 100 . Photonen keV/ 106 . Photonen

mm? - keV mm? - keV

23.03.2008 26 | 17.6053 347,757 19,7915 115,974 3,00
06.06.2007 28 | 17,5395 453,420 19,6695 159,578 2,84
23.03.2008 28 | 17,6053 521,934 19,6921 177,555 2,94
24.07.2009 28 | 17,5417 548,088 19,7239 187,610 2,92
06.06.2007 30 | 17,5795 635,268 19,7075 216,384 2,94
23.03.2008 30 | 17,6053 715,716 19,7915 234,145 3,06
24.07.2009 30 | 17,5417 754,134 19,7239 243,274 3,10
Tabelle 34: Energielage und Amplitude der charakteristischen Peaks von Mo/Mo
Spektren (Mammomat 3000)
Datum U Ky Ks Ko/ Kp

v eV s Photonen eV s Photonen

mm? - keV mm? - keV

29.03.2008 26 | 17,6053 334,598 19,7915 121,181 2,76
11.06.2007 28 | 17,6277 446,873 19,7800 155,350 2,88
27.01.2008 28 | 17,5229 504,718 19,6414 176,163 2,87
29.03.2008 28 | 17,6053 500,527 19,7915 179,671 2,79
24.07.2009 28 | 17,5417 551,454 19,7239 189,273 2,91
29.03.2008 30 | 17,6053 709,595 19,6921 228,121 3,11
24.07.2009 30 | 17,5417 774,001 19,7239 254,327 3,04

Tabelle 35: Energielage und Amplitude der charakteristischen Peaks von Mo/Mo
Spektren (Novation DR)
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A.2.2 A/F-Kombination Mo/Rh
Tabelle 36 und Tabelle 37 zeigen die Energielage (in keV) und die Amplitude (in
Photonen/mm?keV) der Spektren, die mit der Anoden/Filter-Kombination Mo/Rh und

verschiedenen Réhrenspannungen U am Mammographiesystem Mammomat 3000 bzw.

Novation DR aufgenommen wurden. In der Spalte rechts auBen ist der Quotient K,/Kg der

Amplituden der beiden charakteristischen Peaks angegeben.

Datum U Kq Ks Ko/ Kg
Photonen Photonen
6. 6. il
kV | keV 100 —— keV 108 ——
23.03.2008 26 | 17,6053 289,686 19,6921 112,573 2,57
23.03.2008 28 17,6053 431,500 19,7915 163,795 2,63
23.03.2008 30 | 17,6053 623,621 19,7915 211,788 2,94
Tabelle 36: Energielage und Amplitude der charakteristischen Peaks von Mo/Rh
Spektren (Mammomat 3000)
Datum U Ky Ks Ko/ Kg
6. Photonen 6. Photonen
kV | keV 108 oy keV L —— T
27.01.2008 28 17,6406 443,683 19,7591 162,382 2,73
29.03.2008 28 |17,6053 421,139 19,7915 162,695 2,59
24.07.2008 28 17,5417 445,705 19,7239 170,476 2,61
29.03.2008 30 |17,6053 600,110 19,7915 215,568 2,78

Tabelle 37: Energielage und Amplitude der charakteristischen Peaks von Mo/Rh

Spektren (Novation DR)
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A.3 Gesamt- und Teilflachen der Spektren

A.3.1 A/F-Kombinationen Mo/Mo und Mo/Rh

In Tabelle 38 und Tabelle 39 sind die mit dem MATLAB™ berechneten Flachen fiir das
Mammaographiesystem Mammomat 3000 bzw. Novation DR fir die Anoden/Filter-
Kombinationen Mo/Mo und Mo/Rh zusammengefasst. Die Flachen sind in Millionen
Photonen pro mm? angegeben und nach Réhrenspannung, Aufnahmedatum sowie

Anoden/Filter-Kombination aufgelistet.

Datum A/F U Agesamt AKa AK[S AB AB_Iinks AB_rechts
[kv] -10° .10° .10° .10° .10° -10°

23.03.2008 Mo/Mo 26 923,799 177,670 42,300 703,829 411,249 47,368
06.06.2007 Mo/Mo 28 1177,922 279,299 68,068 830,555 446,209 81,476
23.03.2008 Mo/Mo 28 1224,413 303,024 82,629 838,760 465,813 81,636
24.07.2008 Mo/Mo 28 1299,960 317,531 82,318 900,112 490,543 86,961
06.06.2007 Mo/Mo 30 1516,906 416,774 104,101 996,032 500,047 135,095
23.03.2008 Mo/Mo 30 1535585 426,758 103,962 1004,864 511,692 134,034
24.07.2008 Mo/Mo 30 1603,834 448,461 105,599 1049,774 533,717 139,355

23.03.2008 Mo/Rh 26 856,154 152,406 56,244 647,503 299,410 122,789
23.03.2008 Mo/Rh 28 1146,459 251,573 87,873 807,013 343,952 181,507
23.03.2008 Mo/Rh 30  1449,740 358,165 118,229 973,346 382,715 244,432

Tabelle 38: Werte der berechneten (Teil-)Flachen (Mammomat 3000)

Einheit: Photonen/mm?

Ax,: Flache des Peak K,, Agg: Flache des Peak Kg, Ag: Flache Bremsspektrum,

Ag inks: Anteil der Flache des Bremsspektrums von 0 keV bis zum Beginn des Peak K,,
Ag_rechis: Anteil der Flache des Bremsspektrums vom Ende des Peak Kg bis 50 keV
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Datum AlF U Agesamt Axq Axg Ag AB jinks  AB_rechts
[kV] *10° *10° *10° *10° *10° *10°

29.03.2008 Mo/Mo 26 912,400 170,688 43,610 698,102 398,386 43,958
11.06.2007 Mo/Mo 28  1114,342 243,108 59,643 811,592 437,342 87,400
27.01.2008 Mo/Mo 28 1161,350 271,887 69,512 819,952 448,780 77,937
29.03.2008 Mo/Mo 28 1202,861 280,075 72,350 850,437 459,786 82,757
24.07.2008 Mo/Mo 28  1294,189 299,432 73,462 921,295 498,565 89,466
29.03.2008 Mo/Mo 30  1525,464 421,378 111,935 992,151 510,004 130,615
24.07.2008 Mo/Mo 30  1644,172 449,434 117,832 1076,906 553,115 130,498

27.01.2008 Mo/Rh 28 1125351 234,822 96,025 794,505 340,647 178,871
29.03.2008 Mo/Rh 28 1175215 236,690 78,659 859,867 363,269 200,996
25.07.2008 Mo/Rh 28 1195998 245,867 89,767 860,364 363,269 201,298
29.03.2008 Mo/Rh 30  1480,178 351,267 134,328 994,585 392,744 258,646

Tabelle 39: Werte der berechneten (Teil-)Flachen (Novation DR)
Einheit: Photonen/mm?

Tabelle 40 bzw. Tabelle 41 geben den Anteil der Teilflachen des Peak K, Peak Ky und des
Bremsspektrums an der Gesamtflache fur die Mammographiesysteme Mammomat 3000 bzw.

Novation DR in Prozent an.

Datum AlF U Agesamt Akq Axp As

[kV] [*10° Photonen/mm?] [%] [%] [%]
23.03.2008 Mo/Mo 26 923,799 19,2 4,6 76,2
06.06.2007 Mo/Mo 28 1176,97 23,7 5,8 70,5
23.03.2008 Mo/Mo 28 1224,41 24,7 6,7 68,5
24.07.2008 Mo/Mo 28 1299,96 24,4 6,3 69,2
06.06.2007 Mo/Mo 30 1516,466 27,5 6,9 65,7
23.03.2008 Mo/Mo 30 1535,585 27,8 6,8 65,4
24.07.2008 Mo/Mo 30 1603,834 28,0 6,6 65,5
23.03.2008 Mo/Rh 26 856,154 17,8 6,6 75,6
23.03.2008 Mo/Rh 28 1146,459 21,9 7,7 70,4
23.03.2008 Mo/Rh 30 1449,740 24,7 8,2 67,1

Tabelle 40: Anteil der Teilflachen an der Gesamtflache (Mammomat 3000)
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Datum A/F U Agesamt Axq Axg Ag
[kV] [*10° Photonen/mm?] [%] [%] [%]
29.03.2008  Mo/Mo 26 912,400 18,7 4.8 76,5
11.06.2007 Mo/Mo 28 1114,342 21,8 5,4 72,8
27.01.2008  Mo/Mo 28 1161,350 23,4 6,0 70,6
29.03.2008  Mo/Mo 28 1202,861 23,3 6,0 70,7
24.07.2008  Mo/Mo 28 1294,189 23,1 5,7 71,2
29.03.2008  Mo/Mo 30 1525,460 27,6 7,3 65,0
24.07.2008  Mo/Mo 30 1644,170 27,3 7,2 65,5
27.01.2008 Mo/Rh 28 1125,351 20,9 8,5 70,6
29.03.2008 Mo/Rh 28 1175,215 20,1 6,7 73,2
25.07.2008 Mo/Rh 28 1195,998 20,6 7,5 71,9
29.03.2008  Mo/Rh 30 1480,178 23,7 9,1 67,2

Tabelle 41: Anteil der Teilflachen an der Gesamtflache (Novation DR)

A.3.2 A/IF-Kombination W/Rh

In Tabelle 42 sind die mit dem MATLAB™- Programm berechneten Gesamtflachen fiir das

Mammaographiesystem Mammomat 3000 bzw. Novation DR fir die Anoden/Filter-

Kombination W/Rh zusammengefasst. Die Flachen sind in Millionen Photonen pro mm?

angegeben und nach Réhrenspannung aufgelistet.

System Datum AlF U [kV] Agesamt

Mammomat 3000 23.03.2008 W/Rh 28 631,108.10°
Mammomat 3000 24.07.2008 W/Rh 28 678,693.10°
Mammomat 3000 23.03.2008 WIRh 30 755,806-10°
Novation DR 29.03.2008 WI/Rh 28 518,579.10°
Novation DR 26.07.2008 W/Rh 28 545,094.10°
Novation DR 27.01.2008 W/Rh 30 603,676-10°
Novation DR 29.03.2008 W/Rh 30 637,349.10°
Novation DR 26.07.2008 WI/Rh 30 650,356-10°

Tabelle 42: Gesamtflache fir die A/F-Kombination W/Rh
fir die Mammographiesysteme Mammomat 3000 und Novation DR. Einheit A: Photonen/mm?
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A.4 Unkorrigierte HVL fur Mo/Rh und W/Rh

In Tabelle 43 sind die Werte der Halbwertschichtdicke in Al fur die Anoden/Filter-
Kombinationen Mo/Rh und W/Rh ohne Kompressionsplatte, in Tabelle 44 mit
Kompressionsplatte angegeben. Die Werte wurden nicht fir die von der Kalibrierung

abweichenden A/F-Kombinationen Kkorrigiert.

AlF U HVL Mammomat 3000 HVL Novation DR HVL
[kV] 21.08.2007 18.05.2008 08.08.2008 | 25.08.2007 23.05.2008 08.08.2008  Literatur

Mo/Rh 26 - - - 0,384 0,394 - -

W/Rh 26 - - - 0,528 0,530 - -

Mo/Rh 28 0,390 0,424 0,423 0,406 0,419 0,417 0,40
W/Rh 28 0,511 0,531 0,530 0,559 0,549 0,562 0,51
Mo/Rh 30 - 0,433 - 0,426 0,435 0,437 -

W/Rh 30 - 0,546 - 0,570 0,574 0,576 0,53

Tabelle 43: HVL fir Mo/Rh und W/RH ohne Kompressionsplatte
Einheit: mm Al. Typische HVL-Werte nach [85]

AlF U [kV] HVL Literatur
Mo/Rh 28 0,459 0,44
W/Rh 28 0,578 0,54
Mo/Rh 30 0,472 -
W/Rh 30 0,602 0,56

Tabelle 44: HVL fur Mo/Rh und W/RH mit Kompressionsplatte
gemessen am 08.08.2008, Einheit: mm Al, Novation DR. Typische HVL-Werte nach [85]

Tabelle 45 zeigt Werte der zweiten Halbwertschichtdicke (HVL,) fir die A/F-Kombinationen
Mo/Mo, Mo/Rh und W/Rh, die fiir das Mammographiesystem Novation DR am 23.05.2008

bestimmt wurden.
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AlF U [kV] HVL,
Mo/Mo 26 0,76
Mo/Mo 28 0,80
Mo/Mo 30 0,84
Mo/Rh 26 0,86
Mo/Rh 28 0,81
Mo/Rh 30 0,94
WRh 26 1,63
WRh 28 1,88
WRh 30 2,11

Tabelle 45: Zweite HVL (Novation DR)
mit Bleiblende, 28.05.2008, Einheit: mm Al

Tabelle 46 zeigt die Anderung der HVL mit der Zeit fiir die Anoden/Filter-Kombinationen

Mo/Rh und W/Rh zwischen der ersten Messung im August 2007 und der letzten Messung im

August 2008, bezogen auf den Wert der ersten Messung.

Einheit AlF U [kV] AHVL [%]
Novation DR Mo/Rh 28 2,7
Novation DR W/Rh 28 0,5
Novation DR Mo/Rh 30 2,6
Novation DR W/Rh 30 1,1

Tabelle 46: Veranderung der HVL fur Mo/Rh und W/Rh mit der Zeit
in Prozent, bezogen auf den jeweils ersten, im August 2007 ermittelten HVL-Wert, fiir das

Mammographiesystem Novation DR
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A.5 Berechnete vs. gemessene HVL-Werte

A.5.1 Ohne Dekonvolution rekonstruierte Spektren

Datum AIF U HVL perechnet HVL gemessen
[kV] [mm Al] [mm Al]
06.06.2007 Mo/Mo 28 0,325 0,341
23.03.2008 Mo/Mo 28 0,327 0,359
24.07.2008 Mo/Mo 28 0,327 0,366
06.06.2007 Mo/Mo 30 0,344 0,356
23.03.2008 Mo/Mo 30 0,343 0,372
24.07.2008 Mo/Mo 30 0,340 0,383

Tabelle 47: Berechnete und gemessene HVL (ohne Dekonvolution, Mammomat 3000)
Die HVL-Werte wurden aus Spektren ermittelt, die ohne Dekonvolution rekonstruiert wurden

Datum AlF U HVL perechnet HVL gemessen
[kV] [mm Al] [mm Al]

11.06.2007 Mo/Mo 28 0,327 0,354
27.01.2008 Mo/Mo 28 0,329 -
29.03.2008 Mo/Mo 28 0,330 0,363
24.07.2008 Mo/Mo 28 0,325 0,403
27.01.2008 Mo/Rh 28 0,382 0,406
29.03.2008 Mo/Rh 28 0,379 0,419
24.07.2008 Mo/Rh 28 0,374 0,417
27.01.2008 W/Rh 30 0,515 0,570
29.03.2008 W/Rh 30 0,508 0,574
24.07.2008 W/Rh 30 0,498 0,576

Tabelle 48: Berechnete und gemessene HVL (ohne Dekonvolution, Novation DR)
Die HVL-Werte wurden aus Spektren ermittelt, die ohne Dekonvolution rekonstruiert wurden
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A.5.2 Mit Dekonvolution rekonstruierte Spektren

Datum AlF U HVL perechnet HVL gemessen
[kV] [mm Al] [mm Al]
06.06.2007 Mo/Mo 28 0,350 0,341
23.03.2008 Mo/Mo 28 0,336 0,359
24.07.2008 Mo/Mo 28 0,335 0,366
06.06.2007 Mo/Mo 30 0,352 0,356
23.03.2008 Mo/Mo 30 0,351 0,372
24.07.2008 Mo/Mo 30 0,349 0,383

Tabelle 49: Berechnete und gemessene HVL (mit Dekonvolution, Mammomat 3000)
Die HVL-Werte wurden aus Spektren ermittelt, die mit Dekonvolution rekonstruiert wurden

Datum AlF U HVL perechnet HVL gemessen
[kV] [mm Al] [mm Al]

11.06.2007 Mo/Mo 28 0,339 0,354
27.01.2008 Mo/Mo 28 0,339

29.03.2008 Mo/Mo 28 0,339 0,363
24.07.2008 Mo/Mo 28 0,333 0,403
27.01.2008 Mo/Rh 28 0,389 0,406
29.03.2008 Mo/Rh 28 0,385 0,419
24.07.2008 Mo/Rh 28 0,381 0,417
27.01.2008 W/Rh 30 0,515 0,570
29.03.2008 W/Rh 30 0,510 0,574
24.07.2008 W/Rh 30 0,498 0,576

Tabelle 50: Berechnete und gemessene HVL (mit Dekonvolution, Novation DR)
Die HVL-Werte wurden aus Spektren ermittelt, die mit Dekonvolution rekonstruiert wurden



Anhang - EIDESSTATTLICHE ERKLARUNG Seite 170

EIDESSTATTLICHE ERKLARUNG

Ich erklare an Eides statt, dass ich die vorliegende Arbeit selbststandig verfasst, andere als die
angegebenen Quellen/Hilfsmittel nicht benutzt, und die den benutzten Quellen wértlich und

inhaltlich entnommenen Stellen als solche kenntlich gemacht habe.

Graz, aM. ..o

(Unterschrift)



	1 Einleitung
	1.1 Allgemeines
	1.1.1 Aufgaben und Treffsicherheit der Mammographie
	1.1.2 Das Mammakarzinom

	1.2 Die weibliche Brust
	1.2.1 Aufbau und Struktur
	1.2.2 Physiologische Veränderungen der Brustdrüse
	1.2.3 Pathologische Veränderungen der weiblichen Brust

	1.3 Röntgenstrahlerzeugung und Röntgenspektrum
	1.4 Wechselwirkung der Photonenstrahlung mit Materie
	1.4.1 Klassische Streuung
	1.4.2 Photoeffekt
	1.4.3 Compton-Effekt

	1.5 Strahlenqualität und Bildqualität
	1.5.1 Definitionen
	1.5.1.1 Die Bildqualität
	1.5.1.2 Die Strahlenqualität

	1.5.2 Kontrast
	1.5.2.1 Kontrastbegriffe
	1.5.2.2 Strahlenqualität und Kontrast

	1.5.3 Einflussfaktoren auf die Strahlenqualität
	1.5.3.1 Anodenmaterial
	1.5.3.2 Röntgenröhrenspannung
	1.5.3.3 Filter

	1.5.4 Anforderungen an die Strahlenqualität in Bezug auf die Mammastruktur
	1.5.4.1 Brennfleckgröße und geometrische Anordnung
	1.5.4.2 Kompression und Streustrahlenraster
	1.5.4.2.1 Kompression
	1.5.4.2.2 Streustrahlenraster

	1.5.4.3 Anode-Heel-Effekt
	1.5.4.4 Halbfeldgeometrie


	1.6 Dosisbegriffe
	1.6.1 Physikalische Dosisbegriffe
	1.6.1.1 Energiedosis
	1.6.1.2 Kerma
	1.6.1.3 Ionendosis

	1.6.2 Spezielle Dosisbegriffe für den Strahlenschutz
	1.6.2.1 Dosismessgrößen
	1.6.2.2 Körperdosisgrößen
	1.6.2.3 Dosisgrößen in Bezug auf die Eingangsdosis


	1.7 Methoden zur Beurteilung der Strahlenqualität
	1.7.1 Halbwertschichtdicke und Röntgenröhrenspannung
	1.7.1.1 Halbwertschichtdicke (HVL)
	1.7.1.2 Röntgenröhrenspannung (kV)

	1.7.2 Messung des Röntgenspektrums
	1.7.3 Computermodelle

	1.8 Alterung der Röntgenröhre-Rauigkeit der Anodenoberfläche
	1.9 Ziele dieser Arbeit

	2 Methoden
	2.1 Mammographiesysteme
	2.2 Messung der Halbwertschichtdicke
	2.2.1 Allgemeines
	2.2.2 Unterschiede in den Messvorschriften
	2.2.2.1 ÖNORM
	2.2.2.2 European Protocol on Dosimetry in Mammography, EUR 16263 EN
	2.2.2.3 Mammography Quality Standards Act (MQSA)

	2.2.3 Messdatenaufnahme
	2.2.3.1 Verwendete Messgeometrie

	2.2.4 Messdatenverarbeitung
	2.2.4.1 Korrektur der Kerma-Werte für Druck und Temperatur
	2.2.4.2 Berechnung der Halbwertschichtdicke


	2.3 Messung der Mammographie-Spektren
	2.3.1 Spektroskopiesystem
	2.3.1.1 Reinst-Germanium Detektor
	2.3.1.1.1  Funktionsweise des HPGe-Detektors
	2.3.1.1.2 Vergleich des HPGe Detektors mit anderen Detektoren
	2.3.1.1.3 Energieauflösung und Peak-Form des Germanium-Detektors

	2.3.1.2 Compton-Spektrometer
	2.3.1.3 Elektronische Beschaltung des Germanium-Detektors
	2.3.1.3.1  Vorverstärker
	2.3.1.3.2  Hauptverstärker und Vielkanal-Buffer (System A)
	2.3.1.3.3  Digitales Signalverarbeitungssystem (System B)


	2.3.2 Messdatenaufnahme
	2.3.2.1 Wahl der Parameter an Verstärker und  MCA bzw. DSP-MCA
	2.3.2.1.1  Verstärkungsfaktoren
	2.3.2.1.2  Shaping- bzw. Rise Time und Emin

	2.3.2.2 Auswirkungen der Rise bzw. Shaping Time auf das 241Am-Spektrum
	2.3.2.3 Energiekalibrierung des Spektrometersystems
	2.3.2.4 Energieauflösung des Spektroskopiesystems
	2.3.2.5 Aufnahme der Mammographie-Spektren

	2.3.3 Messdatenverarbeitung
	2.3.3.1 Rekonstruktion der Rohdaten
	2.3.3.2 Problematik Entfaltung (Dekonvolution)
	2.3.3.3 Normierung der rekonstruierten Photonenverteilung
	2.3.3.3.1 Normierung auf einen Fokus-Streukörperabstand von 100 cm
	2.3.3.3.2 Normierung auf die maximale Amplitude (Flussdichteverteilung)


	2.3.4 Flächen des Röntgenspektrums
	2.3.4.1 Grundlagen des MATLABTM-Programms
	2.3.4.1.1 Form der charakteristischen Peaks
	2.3.4.1.2 Form des Bremsspektrums

	2.3.4.2 Programm zur Flächenberechnung in MATLABTM

	2.3.5 Berechnung der HVL aus spektralen Daten


	3 Ergebnisse
	3.1 Ergebnisse der HVL-Messung für Mo/Mo
	3.1.1 Werte der HVL
	3.1.2 Chronologische Veränderung der HVL

	3.2 Ergebnisse Compton-Spektroskopie
	3.2.1 Spektren der verschiedenen Anoden/Filter-Kombinationen
	3.2.1.1 Mo/Mo-Spektrum
	3.2.1.2 Mo/Rh-Spektrum
	3.2.1.3  W/Rh-Spektrum

	3.2.2  Vergleich von Mo/Mo-Spektren bei verschiedenen kV-Einstellungen
	3.2.3 Vergleich der Anoden/Filter-Kombinationen
	3.2.4 Energielage der charakteristischen Peaks von Molybdän
	3.2.5 Amplitude der charakteristischen Peaks von Molybdän bei 28 kV
	3.2.6 Veränderung des Röntgenspektrums mit der Zeit
	3.2.7 Flächen des Röntgenspektrums
	3.2.7.1 Anteil der Teilflächen an der Gesamtfläche
	3.2.7.2 Veränderung der Gesamtfläche des Spektrums mit der Zeit
	3.2.7.3 Veränderung der Teilflächen des Spektrums mit der Zeit

	3.2.8 Gesamtfläche des Spektrums vs. HVL
	3.2.9 HVL aus spektralen Daten


	4 Diskussion
	4.1 Diskussion der Aufgabenstellung
	4.2 Diskussion der Methoden
	4.2.1 HVL-Bestimmung
	4.2.1.1 Reinheit und Zusammensetzung der Aluminiumabsorber
	4.2.1.2 Dicke der Aluminiumplättchen
	4.2.1.3 Messgeometrie
	4.2.1.3.1 Abstand Ionisationskammer-Lagerungsplatte
	4.2.1.3.2 Position der Ionisationskammer im Feld

	4.2.1.4 Kollimierung
	4.2.1.5 Abschließende Beurteilung HVL-Messung

	4.2.2 Spektroskopie
	4.2.2.1 Dekonvolution
	4.2.2.2 (Teil-)Flächenberechnung


	4.3 Diskussion der Ergebnisse
	4.3.1 HVL-Messung
	4.3.2 Spektroskopie
	4.3.2.1 W/Rh-Spektrum
	4.3.2.2 Flächenberechnungen
	4.3.2.2.1 Gesamtfläche
	4.3.2.2.2 Teilflächen


	4.3.3 Berechnete vs. gemessene HVL

	4.4 Unterschiede zwischen den beiden Mammographiesystemen
	4.5 Schlussfolgerungen

	5 Literaturverzeichnis
	6 Abbildungsverzeichnis
	7  Tabellenverzeichnis
	A Anhang
	A.1 Diagramme aller Spektren
	A.2 Energielage und Amplitude der charakteristischen Peaks
	A.3 Gesamt- und Teilflächen der Spektren
	A.4 Unkorrigierte HVL für Mo/Rh und W/Rh
	A.5 Berechnete vs. gemessene HVL-Werte
	A.5.1 Ohne Dekonvolution rekonstruierte Spektren
	A.5.2 Mit Dekonvolution rekonstruierte Spektren
	EIDESSTATTLICHE ERKLÄRUNG


