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Einleitung 1 

1. Einleitung 

 

1.1 Grundlagen zur radiologischen Diagnostik  

 

1.1.1 Historischer Hintergrund und Ausblick in die Zukunft 

Seit der Einführung der Röntgenstrahlen durch Wilhelm Conrad Röntgen im 

Jahre 1895 (Röntgen, 1895) hat sich die radiologische Diagnostik durch per-

manente technische Verbesserung der Röntgendetektoren auf der einen und 

die der Strahlenquellen auf der anderen Seite ständig weiterentwickelt, um 

nach dem ALARA-Prinzip (ALARA = As Low As Reasonably Achievable; 

Hendee und Edwards, 1986) mit der geringstmöglichen Strahlenexposition eine 

diagnostisch erforderliche Bildqualität zu erreichen. Zunächst stand dem Be-

trachter nur ein Leuchtschirm oder eine zu bestrahlende Filmkassette zur Ver-

fügung. Der Radiologe betrachtete den Leuchtschirm im abgedunkelten Raum 

nach entsprechender Dunkeladaptation. Ab 1948 (Coltman, 1948) konnte dank 

Entwicklung der Röntgenbildverstärkerröhre auf die Dunkeladaptation verzich-

tet werden. Das jetzt zwar deutlich hellere Bild wurde allerdings durch die 

Röntgenbildverstärkertechnik verkleinert und musste mit einer Lupe betrachtet 

werden. Die Bildakquisition über analoge Röntgenbildverstärker und eine 

nachgeschaltete Fernsehkette setzte sich in den siebziger Jahren des letzten 

Jahrhunderts durch (Gebauer et al., 1974). Später kamen digitale Fernsehka-

meras hinzu. Die letzte Entwicklungsstufe stellen sogenannte digitale Festkör-

perdetektoren (FKD) dar, die sich durch einen besonders großen dynamischen 

Umfang auszeichnen. In verschiedenen Untersuchungen konnte für diese neue 

Detektorgeneration eine deutlich höhere Quanteneffizienz im Vergleich mit digi-

talen Speicherfolien-Systemen nachgewiesen werden (Awai et al., 2001).  
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1.1.2 Wechselwirkungen von elektromagnetischer Stra hlung mit Materie 
 

Das Prinzip der Radiografie nach seiner Entdeckung durch W.C. Röntgen ba-

siert auf der Schwächung eines Röntgenstrahles beim Durchgang durch Mate-

rie. Die Röntgenstrahlung wird dabei in einer Röntgenröhre erzeugt und nach 

Schwächung durch die durchdrungenen Gewebeschichten des Patienten mit 

Hilfe eines Detektorsystems auf der Strahlenaustrittsseite in abgeschwächter 

Form dem betrachtenden Auge zur Verfügung gestellt (Laubenberger und Lau-

benberger, 1994). 

Physikalisch gesehen handelt es sich bei der Röntgenstrahlung um elektro-

magnetische Strahlung (Photonen) mit einer Wellenlänge kürzer der des sicht-

baren Lichts. Zunächst wird zwischen der Kathode und der Anode der Rönt-

genröhre eine Spannung angelegt, so dass Elektronen in Richtung der Anode 

beschleunigt werden. Treffen die Elektronen auf die Anode der Röntgenröhre 

(z.B. Wolfram), entsteht durch das Abbremsen der Elektronen Bremsstrahlung. 

Diese Strahlung hat ein relativ breites kontinuierliches Wellenspektrum. Dieses 

Spektrum ist abhängig von der verwendeten Röhrenspannung. In diesem kon-

tinuierlichen Spektrum ist die charakteristische Röntgenstrahlung enthalten, die 

für das Material der Anode spezifisch ist und ein typisches diskontinuierliches 

Linienspektrum abgibt. 
 

 
Symbollegende:    

X  Röntgenstrahlen  
K  Kathode (und Heizspule)  
A  Anode  
Win  Wassereingang  
Wout  Wasserausgang  
C  Wasserkühler  
Uh  Kathode-Heizspannung  
Ua  Anodespannung 
 

Abb. 1: Schematischer Aufbau einer Röntgenröhre  

 (nachgezeichnet - Wikipedia 2005) 
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Ein großer Teil der Photonen tritt direkt durch die Materie durch und erzeugt ein 

Bildsignal, der Rest interagiert mit der Materie und wird Streustrahlung ge-

nannt. 

Die emittierten Photonen gehen beim Zusammenstoß mit der Materie Wech-

selwirkungen ein, bei denen zum einen Energie auf das Material übertragen 

wird und sich andererseits auch die Intensität der Strahlung ändert. Durch die-

se Wechselwirkungen wird die Röntgenstrahlung geschwächt. Fünf verschie-

dene Wechselwirkungen der elektromagnetischen Strahlung mit Materie sind 

möglich: 

• Klassische Streuung  

• Fotoeffekt 

• Compton-Effekt 

• Paarbildung 

• Kernfotoeffekt 

 

Für die in der Durchleuchtung genutzten Strahlenenergien sind insbesondere 

die klassische Streuung und die Compton-Streuung relevant. Die klassische 

Streuung stellt eine Ablenkung der Photonen aus ihrer Bahn ohne Energiever-

lust dar.  

In der radiologischen Diagnostik ist die Streustrahlung für die Strahlenbelas-

tung außerhalb des Nutzstrahlenbündels verantwortlich (Laubenberger und 

Laubenberger, 1994). 

 

1.1.3 Dosisgrößen in der Durchleuchtung 

 

1.1.3.1 Dosis  

Schon kurz nach ihrer Entdeckung wurde die Möglichkeit einer therapeutischen 

Anwendung mittels Röntgenstrahlung und Radioaktivität untersucht. Um die 

Effekte von applizierter ionisierender Strahlung oder Radioaktivität im Gewebe 

zu quantifizieren, wurde in Anlehnung an das pharmakologische Konzept die 

Strahlendosis als definierte Stärke der Wirksamkeit definiert (Richter und Feye-

rabend, 1996). 
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Die wichtigsten verwendeten Dosisgrößen sollen im Folgenden kurz vorgestellt 

werden: 

  

• Die Ionendosis I (Coulomb / Kilogramm: C / kg ) ist die durch ionisieren-

de Strahlung in Luft erzeugte Ladung pro Masse. 

• Die  Energiedosis D (SI-Einheit: J / kg ) beschreibt die pro Masse absor-

bierte Energie. Die SI-Einheit ist nach dem englischen Physiker und Va-

ter der Radiobiologie Louis Harold Gray  benannt. 

• Die Äquivalentdosis H berücksichtigt die unterschiedliche Wirkung der 

verschiedenen Strahlenarten bei gleicher Energiedosis D auf den leben-

den Organismus. Die Äquivalentdosis H ist das Produkt aus der Ener-

giedosis D und dem Bewertungsfaktor q, der das Produkt aus dem 

Strahlenqualitätsfaktor Q und einem modifizierenden Faktor N ist. Bei 

äußerer Bestrahlung im Sinn einer Röntgenuntersuchung ist N = 1. 

H =  D • q = D • Q • N 

Die Einheit der Äquivalentdosis H als Ausdruck der Wirkung im lebenden 

Organismus ist das Joule pro Kilogramm (J / kg ) entsprechend einem 

Sievert. Der biologische Bewertungsfaktor q für Röntgen- und Gamma-

strahlung beträgt 1, so dass die Angaben der Energiedosis in Gray (Gy) 

ohne Umrechnung in der Äquivalentdosis in Sievert (Sv) ausgedrückt 

werden können. 

• Die Effektive Dosis Heff stellt das Maß der Strahlenbelastung bzw. das 

Risiko durch eine Strahlenbelastung dar. Sie berücksichtigt neben der 

Strahlenqualität auch die Empfindlichkeit der einzelnen Organe und Ge-

webe gegenüber Strahlung. Sie ist das Produkt aus der Äquivalentdosis 

H und einem organ- bzw. gewebespezifischen Wichtungsfaktor w. 

Heff  = H • w = D • q • w 
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Tabelle 1: Gewebewichtungsfaktor (Quelle: RöV Anlage 3): 

Organ / Gewebe wi 
Keimdrüsen 0,20 
Rotes Knochenmark 0,12 
Dickdarm 0,12 
Lunge 0,12 
Magen 0,12 
Blase 0,05 
Brust 0,05 
Leber 0,05 
Speiseröhre 0,05 
Schilddrüse 0,05 
Haut 0,01 
Knochenoberfläche 0,01 
Andere Organe / 
Gewebe 

0,05 

 

• Die Organdosis DOrgan ist eine experimentell ermittelte Energiedosis. Sie 

wird berechnet aus der Einfalldosis und einem experimentell zu bestim-

menden Konversionsfaktor CPhantom. Die Bestimmung von C erfolgt mit-

hilfe von Standardphantomen, wie dem in unserer Studie vorliegenden 

Alderson-Rando-Thermoluminiszenz-Dosimetrie-Phantom (ART - Phan-

tom) und Standard-Untersuchungstechniken (Huda und Sandison, 

1984). 

o D Organ = K E • C Phantom 
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1.1.4 Strahlenschutzmaßnahmen 

Um die Effekte ionisierender Strahlung auf den strahlenexponierten menschli-

chen Organismus (z.B. den radiologischen Patienten) möglichst gering zu hal-

ten, werden prinzipiell vier Maßnahmen des Strahlenschutzes unterschieden. 

Dazu zählen:  

• organisatorische Maßnahmen  sowie gesetzliche Regelungen und Vor-

schriften (RöV 2002) 

• gerätetechnische Maßnahmen 

• Verwendung von Strahlenschutzzubehör 

• bauliche Maßnahmen 

Der Strahlenschutz verlangt vom Anwender eine konsequente Durchführung 

dieser vier Ansatzpunkte, idealerweise unter Abschätzung der jeweils entste-

henden Strahlenbelastung. Primär gilt: Ein aufgeklärter Umgang mit Strahlung 

in der Röntgendiagnostik beginnt schon bei der Stellung der rechtfertigenden 

Indikation, die in jedem Falle einer Risiko-Nutzen-Abwägung bedarf. (RöV § 2a)  

 

1.1.4.1 Organisatorische Maßnahmen sowie gesetzlich e Regelungen zur 

Dosisreduktion und zum Strahlenschutz 

Anwenderseitige Maßnahmen zur Dosisreduktion beginnen schon bei der 

rechtfertigenden Indikationsstellung zur Durchleuchtungsuntersuchung (RöV 

2002). Ständige technische Weiterentwicklungen verlagern viele Indikationen in 

den Einsatzbereich der CT, allerdings gibt es noch keine routinemäßige Unter-

suchungen von Bewegungsabläufen in der CT, vor allem in Hinblick auf die 

erhöhte Strahlenbelastung für den Patienten. 

 

Mit der Einführung der digitalen Radiografie konnten Über- und Unterbelichtun-

gen bedingt durch die Möglichkeit der digitalen Nachbearbeitung weitestgehend 

eliminiert werden. In der Tat ergibt sich hier der subjektive Widerspruch, dass 

„überbelichtete“ Aufnahmen sogar zu einer besseren Bildqualität führen. Ziel ist 

es also, gute Bilder bei geringer Strahlenexposition zu erzeugen (Reinfelder, 

1995).  

 



Einleitung 7 
 

 

1997 forderte der Rat der Europäischen Union in seinen Richtlinien zum Ge-

sundheitsschutz bei medizinischer Exposition (RL 97 / 43 / EURATOM) einheit-

liche Referenzdosiswerte bei der Anwendung von ionisierender Strahlung am 

Menschen.  

 

1.1.4.2 Gerätetechnische Maßnahmen zur Dosisredukti on und zum  

 Strahlenschutz 

Der Hersteller der verwendeten Durchleuchtungseinheit hat ein neues Zusatzfil-

termaterial aus Tantal eingeführt, um den nieder- und hochenergetischen Anteil 

aus dem Spektrum der Röntgenstrahlung zu filtern.  

Zunächst wird die Strahlung direkt beim Austritt aus dem Fokus durch den ge-

setzlich vorgeschriebenen Eigenfilter des Gehäuses mit 2,5 mm Al-Gleichwert 

homogenisiert. Die zuvor angesprochene Zusatzfilterung mit 0,03 mm Tantal 

reduziert den niedrigenergetischen Anteil noch weiter: Die Spektralbereiche der 

austretenden Nutzstrahlung unterhalb von 30 keV sowie oberhalb von 70 keV 

werden herausgefiltert (Fukunishi et al., 2002).  

 

 

Abb. 2:  Röntgenstrahlenspektrum mit Tantalzusatzfilter  

 (Quelle Toshiba Medical Systems, Japan 2005) 
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Laut Angaben des Herstellers ergibt sich für den Anwender bei Einsatz der 

Tantal-Zusatzfilterung im Vergleich mit einer Aluminium-Zusatzfilterung eine 

deutliche Reduktion der Streustrahlung (Miyazaki et al., 2003). 

 

 

 

 

Abb. 3:  Reduktion der Streustrahlen mit Tantalzusatzfilter  

 (Quelle Toshiba Medical Systems, Japan 2005) 

 

Die Wahl der Belichtungsparameter ist üblicherweise in den Untersuchungs-

programmen voreingestellt. Im Sinne der Dosisreduktion sollten neben der Fra-

gestellung, insbesondere physiognomische Patienteneigenschaften (Kind, 

schlanke Person) berücksichtigt werden. 

Wichtigstes Hilfsmittel zur Reduktion der Strahlenbelastung am Patienten ist 

die Tiefenblende, die das Nutzstrahlenfeld eingrenzt (Parry et al., 1999; Sven-

son et al., 2004; Kuon et al, 2005; Moro et al., 2006). Eine weitere apparative 

Maßnahme sind Halbblenden, welche das Strahlenfeld an die unterschiedli-

chen Absorptionseigenschaften innerhalb einer Untersuchungsregion des Pati-

enten anpassen, um z.B. der geringeren Absorption im Randbereich des Hal-

ses gerecht zu werden und eine gleichmäßige Bildqualität bei geringerer Dosis 

zu ermöglichen (Laubenberger und Laubenberger, 1994). 

 

Der Einsatz eines zur gepulsten Durchleuchtung geeigneten Hochfrequenzge-

nerators stellt eine weitere Möglichkeit dar, die Strahlenbelastung für Patient 

und Anwender zu reduzieren (den Boer et al., 1994; Chida et al., 2006).  

Aktuelle Bemühungen gelten verstärkt der Optimierung der Belichtungs-

automatik (Automatic Exposure Control = AEC). Diese beruht auf einer Anpas-

sung der Strahlungsintensität an den jeweiligen Dosisbedarf des Detektors 

Augenniveau 
 
Schilddrüsenniveau 
 
 
 
 
 
 
 
Gonadenniveau 
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(Barkhausen et al., 1999; Mazzocchi et al., 2005; Doyle und Martin, 2006), so 

wird die Belichtung in Echtzeit im Verlauf der Untersuchung angepasst. Wenn 

beispielsweise im Rahmen einer Schluckaktuntersuchung am Hals weniger 

Dosis benötigt wird als am Thorax oder wenn große Körperteile die Strahlung 

übermäßig schwächen, kann eine sofortige Dosismodulation erfolgen. 

 

Nicht zuletzt ist die Optimierung der Detektoren für eine bestmögliche Strah-

lenausnutzung wesentlich. Dieses wird unter anderem durch gute Absorptions-

eigenschaften des Materials unter Vermeidung von Streustrahlung und Nach-

leuchteffekten erreicht (Spahn, 2003; Hunt et al.,2004; Lui et al., 2006). 

 

1.1.4.3 Bauliche Maßnahmen sowie gesetzliche Regelu ngen zur Dosisre-

duktion und zum Strahlenschutz 

Der Hersteller stellt mit einem zweiten Bedienpult im Schaltraum hinter einer 

Blei-/Acrylglasscheibe eine bauliche Möglichkeit für den Anwender zur Verfü-

gung, sich ganz aus dem Streustrahlenfeld zu entfernen.  

Ferner werden das medizinisch-technische Personal am Durchleuchtungs-

Gerät sowie auch die Patienten und dritte Personen außerhalb der Untersu-

chungsräume durch bauliche Maßnahmen geschützt. Diese sind nach § 19 

durch Einrichtungen von Strahlenschutzbereichen und § 20 hiervon klar ge-

trennten Röntgenräumen in der Röntgenverordnung verbindlich vorgeschrie-

ben. 

 

1.1.4.4 Verwendung von Strahlenschutzzubehör  

Die Abschwächung der Röntgenstrahlung beim Durchtritt durch Materie nimmt 

exponentiell mit steigender Ordnungs- und Elektronenzahl pro Atom zu. Ele-

mente wie Blei mit einer Ordnungszahl von 82 sind somit besonders geeignet, 

elektromagnetische Strahlung zu absorbieren. Es besteht ein Zusammenhang 

zwischen der Ordnungszahl des Elementes und dem Absorptionsoptimum in-

nerhalb des energetischen Strahlenspektrums. Blei, Wolfram und Wismut ha-

ben sich als Materialien zur Patientenabdeckung in der Radiologie bewährt und 

werden in Form von Strahlenschutzkleidung und -zubehör regelmäßig in der 

konventionellen Projektionsradiografie eingesetzt (Tse et al, 1999; Stöckelhu-

ber et al, 2005).  
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1.2 Grundlagen digitaler Detektorsysteme in der Dur chleuchtung 

 

Prinzipiell liegen zwei verschiedene Ansätze zur Realisierung eines Festkör-

perdetektors (FKD) vor:  

 

1.2.1  Der elektro-direkte Festkörperdetektor:  

Hier trifft Röntgenstrahlung auf eine amorphe Halbleiterfläche (a-Se). An der 

Halbleiterschicht liegen eine Hochspannungselektrode und eine Sammelelekt-

rode an. Die Röntgenquanten werden in der Halbleiterschicht aus amorphem 

Selen absorbiert und direkt in elektrische Ladung umgewandelt. Unter der 

Halbleiterschicht befindet sich eine flächendeckende Anordnung von Dünn-

schichttransistoren. Jeder Transistor registriert die durch die Röntgenquanten 

entstandene Ladungsänderung. Jeder TFT stellt als Fotoelement die kleinste 

Bildinformation dar. Die flächenhafte Anordnung von TFT in Zeilen und Spalten 

ermöglicht die Ortsauflösung der absorbierten Röntgenquanten. Die maximale 

Ortsauflösung korreliert mit der Größe des kleinsten Schaltkreises. In unserem 

Fall beträgt die nominelle Pixelgröße 150 µm x 150 µm.  

Vorteile im elektro-direkten FKD liegen in seiner guten Ortsauflösung. Die La-

dungsträger breiten sich überwiegend entlang der elektrischen Feldlinien aus. 

Eine laterale Ausbreitung der Ladung findet nahezu nicht statt. 

Nachteilig erscheint beim verwendeten amorphen Selen eine niedrige Ord-

nungszahl von 34, die für Röntgenquanten im hochenergetischen Bereich von 

ca. 110 bis 150 keV schlechte Absorbereigenschaften erwarten lässt (Zhao und 

Rowlands, 1997).  

 

 

 
 

 

 

 

 

Abb. 4: Prinzip des elektro-direkten FKD 

Elektri sche 

Feldlinien 

Sammel- 

Elektrode

Hochspannungselektrode=e_ 
 

 

a-Se 

1000 µm

Röntgenquanten 
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1.2.2 Der opto-direkte Festkörperdetektor:  

Hier trifft die Röntgenstrahlung auf einen Szintillator. Unter einem Szintillator 

versteht man ein Material, welches beim Durchgang von geladenen Teilchen 

und γ-Quanten angeregt wird und die Anregungsenergie in Form von Licht 

(meist im UV- oder sichtbaren Bereich) wieder abgibt. Darunter befindet sich 

eine Matrix von Fotodioden, die jeweils die Größe der einzelnen Pixel definiert. 

Als Materialien werden nadelförmiges Cäsiumiodid (CsI) oder pulverförmiges 

Gadoliniumoxisulfid (Gd2O2S) verwendet (Spahn et al., 2003). 

 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Abb. 5:   Prinzip des opto-direkten FKD 
 

Bei beiden FKD handelt es sich um Echtzeitmodalitäten mit geringem Dosisbe-

darf bei hoher Ortsauflösung.  

 

Gegenstand unserer Untersuchung sind die Eigenschaften des elektro-direkten 

FKD im Vergleich mit der konventionellen  Röntgenbildverstärker (RBV) - Ra-

diografie.  

 

1.2.3 Konventionelle Röntgenbildverstärker-Radiogra fie 

Bei der konventionellen RBV-Radiografie besteht der Eingangsleuchtschirm 

aus Cäsiumiodid (CsI). An seiner Rückfläche ist er mit einer Fotokathode be-

schichtet. Die eintreffenden Röntgenquanten erzeugen in der Szintillationss-

chicht des Eingangsleuchtschirms Lichtquanten. In der Photokathode werden 

die Lichtquanten in freie Elektronen umgewandelt, die nach elektronenoptischer 

Verstärkung und Verkleinerung auf den Ausgangsleuchtschirm treffen (Coltman 

Kristalline 

Nadelstruktur

Elektrode

Lichtquant

 

Szintillation nicht detektierbares Licht

 

 a-Si Photo Diode

Röntgenquanten  

Licht

 

400 µm CsI
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1948). Hier wird das verstärkte und verkleinerte Bild durch eine Fernsehkamera 

digitalisiert (Gebauer et al., 1974).  

Vorteile liegen in der guten Quanteneffizienz. Nachteile zeichnen sich insbe-

sondere bei großen Formaten durch zunehmende geometrische Verzerrungen 

an den Bildrändern ab (Seibert, 2006). 
 

 

 

 

  Eingangsleuchtschirm 

  und Photokathode              Ausgangsschirm 

 

 
       

 

Elektronenoptik 

 

 

 

Abb. 6:   Prinzip der konventionellen Röntgenbildverstärker-Radiografie 
 

 

Tabelle 2: Klassifizierung der Detektoren nach Anregung und Bildsubstrat 

Art des Detektors Direkt: Signal durch Indirekt: Signal durch 

Elektro-direkter FKD 

(a-Se / a-Si) 
Elektronen  

Opto-direkter FKD  

(CsI / a-Si) 
Photonen  

Röntgenbildverstär-

ker-Radiografie 
 Photonen 
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1.3 Organbezogene Strahlenbelastung in der Radiolog ie 

 

Die Röntgenstrahlung geht Wechselwirkungen mit der von ihr durchstrahlten 

Materie ein. Zum großen Teil ist der Compton-Effekt dafür verantwortlich, dass 

die einfallende elektromagnetische Strahlung ihre Energie an die Elektronen in 

den Atomhüllen der Atomkerne abgibt. Es bilden sich ionisierte bzw. angeregte 

Atome und Moleküle, die zu Strukturveränderungen der chemischen Verbin-

dungen der Zelle führen können. In einem Zeitraum von Sekunden bis Deka-

den können sich direkte und indirekte Schäden manifestieren. Bei direkten 

Strahlenschäden geht die Wirkung der Strahlungsenergie direkt auf die Biomo-

leküle des betroffenen Gewebes über. Bei den indirekten Strahlenschäden be-

wirkt die Strahlungsenergie eine Ionisation der Wassermoleküle, die dann als 

Radikale des Wassers wiederum mit den Biomolekülen des betroffenen Gewe-

bes Sekundärradikale bilden.  

Deterministische Strahlenschäden weisen einen Schwellenwert auf, oberhalb 

dessen sie immer auftreten werden. Stochastische Schäden werden mit zu-

nehmender Dosis immer wahrscheinlicher, eine Schwellendosis existiert jedoch 

nicht. Selbst höchste Strahlenexpositionen müssen nicht zwangsläufig zu ei-

nem stochastischen Schaden führen, auch wenn dieser dann eher wahrschein-

lich wird (Richter und Feyerabend, 1996).  

 

In der vorliegenden Untersuchung wurden Dosismessungen an einem Phantom 

im Bereich der Augen (Retina und Linse), der Schilddrüse und den Ovarien 

sowie an der Strahleneintrittsfläche und in der Region des Magens durchge-

führt. Vor allem die drei erstgenannten Organe lassen sich mit relativ einfachen 

Mitteln in der konventionellen Projektionsradiografie gegen Streustrahlung ab-

schirmen. Hierfür sind mit Wismut oder Blei beschichtete Latexabschirmungen 

erhältlich. Es handelt sich bei den untersuchten Organen um besonders strah-

lensensitive Gewebe.  

 

1.3.1 Auge 

Am Auge sind insbesonders die Augenlinse und die Retina vermehrt strahlen-

empfindlich. Am Außenrand der Linse befindliche Zellen sind für die Regenera-

tion des Linsenkörpers verantwortlich. Bei einer wiederholten Bestrahlung mit 
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einer entsprechend hohen Kumulativdosis kann sich eine Schädigung bzw. Tö-

tung dieser Zellen mit der Folge einer bleibenden Trübung der Linse entwi-

ckeln. Die Strahlenkatarakt ist ein deterministischer Schaden. Ab 0,10 Gy/a 

treten messbare Linsentrübungen auf, eine Beeinträchtigung des Sehvermö-

gens durch eine manifeste Katarakt ist ab 0,15 Gy/a beschrieben (ICRP 1984 

und 1991; Heyne et al., 1997; Maeder et al., 2006). Kinder sind für diese Schä-

digung sogar noch wesentlich sensibler. Bei Einzel- und bei CT-

Untersuchungen, in denen das Auge außerhalb des Strahlenfeldes liegt, macht 

die Strahlenexposition am Auge nur einen sehr kleinen Teil der Schwellendosis 

aus. Zamber und Kinyoun beschreiben in ihrer Untersuchung von 1992, dass 

die Strahlenretinopathie bei 50% der Überlebenden von Hiroshima und Naga-

saki beobachtet werden konnte. Bei therapeutischer Bestrahlung des Kopfes 

mit ionisierender Strahlung aus einer Kobalt [60Co] - Quelle wurden Strahlen-

schäden an der Retina ab einer Dosis von 11 Gy beobachtet. 

Neben der deterministischen Schädigung des Linsenapparates sind auch sto-

chastische Effekte an den Geweben des Auges möglich, die zu einer veränder-

ten Proteinbiosynthese oder Replikation der Zellen bis hin zur malignen Entar-

tung führen können.  

 

1.3.2 Schilddrüse 

Auch wenn die Schilddrüse nicht zu den strahlenempfindlichsten Organen 

zählt, so ist doch ein erhöhtes stochastisches Risiko beschrieben, nach häufi-

gen Röntgenexpositionen im Halsbereich an einem Schilddrüsenkarzinom zu 

erkranken. In diesem Falle handelte es sich um Patienten, bei denen häufig 

Spezial-Röntgenaufnahmen des Unterkiefers (Orthopantomogramm = OPG) 

angefertigt wurden (Bristow et al., 1989; Gijbels et al., 2005).  

 

1.3.3  Ösophagogastraler Übergang 

Während der Ösophagus einen relativ geringen Gewebewichtungsfaktor von 

0,05 aufweist, ist das Gewebe des Magens und die umgebende Lunge bei ei-

nem Gewebewichtungsfaktor von 0,12 deutlich empfindlicher gegenüber ionsie-

render Strahlung.  
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1.3.4 Gonaden 

Strahlenschädigungen im Bereich des Reproduktionsapparates des Menschen 

können sich an unterschiedlichen Organen entwickeln, wie den Ovarien, Tes-

tes, dem Uterus und am Keimling selbst. Dem Schädigungsmechanismus liegt 

hierbei zu Grunde, dass die DNS sehr strahlenempfindlich ist. Besonders bei 

der Zellteilung, wenn die DNS-Stränge in teilweise „abgewickelter“ Form vorlie-

gen, kann elektromagnetische Strahlung zu kritischen Mutationen führen. Effi-

ziente Reparaturmechanismen können die Veränderungen der DNS-Struktur 

zwar in gewissem Maße korrigieren, in einigen Fällen ist die vollständige Wie-

derherstellung jedoch nicht mehr möglich. Fehler in der Proteinbiosynthese und 

fehlerhafte Reduplikation des betreffenden Gens können die Folge sein. 

An den Gonaden können deterministische (z.B. Sterilität) und stochastische 

Erkrankungen (z.B. Neoplasmen) auftreten.  

In den Hoden entstehen Spermien aus den Spermatogonien, welche 

kontinuierlich neu gebildet werden. Eine vermehrte Strahlenempfindlichkeit ist 

während der Spermiogenese bei der Meiose (Reduktionsteilung) gegeben. 

Dieser Prozess kann schon ab einzelnen Strahlenexpositionen von 0,1 Gy in 

Form einer Abnahme der Zahl an Samenzellen beobachtet werden. Höhere 

Dosen können sogar zur zeitweiligen (>0,5 Gy) oder permanenten (>5 Gy) 

Sterilität führen.  In den Ovarien ist bei Geburt die Bildung der ca. 400000 primären Oozyten ab-

geschlossen. Aus diesen reifen im Laufe des Lebens etwa 380 reife Follikel 

(sekundäre Oozyten), so dass sich die Eizellen im Gegensatz zu den Spermien 

nicht ständig erneuern. Eine Strahlenbelastung kann zu zeitweiliger Infertilität 

(>0,5 Gy) oder zu stochastischen Schäden des Erbgutes führen. Diese Schä-

den heilen nicht wieder aus, mit zunehmender Strahlenexposition nimmt die 

Zahl der teilungsfähigen primären Oozyten ab und damit nehmen die Phasen 

der Infertilität zu. 

Schließlich können sich sowohl an Uterus als auch an Ovar und Testes Krebs-

erkrankungen durch kritische Mutationen der DNS bilden. Ionisierende Strah-

lung kann hierbei entweder unmittelbar oder aber im Zusammenspiel mit ande-

ren Karzinogenen die Bildung von malignen Stammzellen hervorrufen (Richter 

und Feyerabend, 1996). 
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1.4  Klinischer Hintergrund 

 

Ein wichtiger Aspekt und klinischer Hintergrund der Untersuchung ist die Tat-

sache, dass die effektive Dosis und die Streustrahlung mit der Patientengröße 

und der Patientendicke exponentiell zunehmen; in diesem Sinne erhalten adi-

pöse Patienten die höchsten Strahlendosen im Rahmen von diagnostischen 

Röntgenuntersuchungen.  

Die maligne Adipositas permagna ist ein zunehmend ernstzunehmendes Ge-

sundheitsproblem in den westlichen Industrienationen (Hensrud und Klein 

2006). Laut Konsenspapier der National Institutes of Health (NIH, 1991) der 

USA, stellt ein Body-Mass-Index (BMI) von 35 kg / m² mit bereits bestehenden 

Begleiterkrankungen oder ein BMI von über 40 kg / m² eine Indikation für eine 

chirurgische Behandlung dar. Die einzelnen bariatrisch-chirurgischen Ansätze 

sind vielfältiger Natur. In unserer Klinik wird überwiegend mit dem sogenannten 

Gastric Banding, der Implantation eines den Mageneingang verengenden Ban-

des, behandelt (Bo und Modalsli, 1983; Kuzmak, 1991; Forsell und Hellers, 

1997). Zwar stehen auch andere chirurgische Maßnahmen zur Verfügung (z.B.: 

Schlauchmagenbildung, Dünndarmverkürzung) die zum Teil das Potenzial ei-

ner höheren Gewichtsreduktion, auf der anderen Seite jedoch auch ein höheres 

Risiko an postoperativen Komplikationen bergen. Die postoperative Durch-

leuchtungskontrolle nach Gastric Banding und weitere Durchleuchtungskontrol-

len im Verlauf der Nachsorge stellen ein etabliertes Mittel dar, frühzeitig Kom-

plikationen aufzudecken (Wiesner et al., 2000). In der Hochschulambulanz un-

serer Klinik werden in regelmäßigen Abständen mit dem Gastric Banding ver-

sorgte Patienten kontrolliert.  

 

 

1.5 Strahlenbelastung in der Durchleuchtung 

 

Obwohl einige Eigenschaften der FKD-Technik in der Praxis zur Reduktion der 

Strahlung führen sollten, gibt es eine ganze Reihe von Ursachen, welche die 

Höhe der Strahlenexposition beeinflussen. 
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• Anwenderseitige Erfahrung  

• Mitarbeit des Patienten 

• Habitus 

• Komplexität der Fragestellung und Untersuchung 

 

Eine Dosissteigerung lässt sich direkt aus der Tatsache ableiten, dass bei ge-

ringerer Primärkollimation ein größerer Strahlenkegel verwendet wird. Als Folge 

kommt es neben einer Steigerung der Nutzstrahlen auch zu einer verstärkten 

Bildung von Streustrahlung (Zinzindohoue et al., 2003). 

Neben dem Habitus und der Compliance des Patienten kommt auch der Kom-

plexität der Untersuchung eine hohe Bedeutung zu, die Dosis der Untersu-

chung niedrig zu halten. So sind nach Punktionen des implantierten Portsys-

tems und Nachjustierung des Bandlumens weitere Kontrollen notwendig. Wird 

eine Leckage vermutet, muss das gesamte Band inklusive des Port-Systems 

dargestellt werden, was eine weitere Strahlenbelastung nach sich zieht. 

 

 

1.6  Fragestellung der Untersuchung 

 

Die vorliegende Untersuchung will zur Klärung beitragen, ob sich die Strahlen-

belastung an besonders strahlensensiblen Organregionen mit der neuen 

Detektortechnik geändert hat. Dazu soll durch die Messung der Dosis in 

bestimmten Organregionen am Alderson-Rando-Thermolumineszenz-

Dosimetrie-Phantom (ART-Phantom) der Vergleich der Strahlenexposition vom 

FKD mit der konventionellen RBV-Technik ermöglicht werden.  

Zum Teil befinden sich die in der vorliegenden Studie untersuchten Organe 

außerhalb des primären Bestrahlungsfeldes: Augen, Schilddrüse, Ovarien. Die-

se Organe lassen sich durch kommerziell erhältliches Röntgenzubehör gegen 

Strahlung abschirmen. Die Dosiswerte des jeweils im direkten Strahlengang 

liegenden ösophagogastralen Übergangs und des Magens sind zu Vergleichs-

zwecken mitbestimmt worden. Somit sollte der Vergleich der Dosis im Untersu-

chungsfeld sowie der Vergleich der Dosis außerhalb dessen ermöglicht wer-

den. 
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Kernfrage der vorliegenden Untersuchung: 

Wie hoch ist die Strahlenbelastung bei einer radiologischen Untersuchung mit 

FKD-Durchleuchtung innerhalb des Nutzstrahlenbündels am distalen Ösopha-

gus und Magen im Vergleich zur konventionellen RBV-Technik und wie ist die 

Belastung an ausgewählten Organen außerhalb des primären Nutzstrahls?  

 

Weitere Fragestellungen, Jeweils bezogen auf die ermittelte Streustrahlendosis 

im Phantom: 

1. Welchen Effekt haben die einzelnen Faktoren (Kollimation, Belichtungs-

automatik, Detektortechnik) auf die intrakorporale Streustrahlendosis? 

2. Welche Möglichkeiten der Dosisreduktion ergeben sich beim FKD? 

3. Welche Möglichkeiten der Dosisreduktion ergeben sich beim RBV? 
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2. Material und Methodik 

 

2.1 Durchleuchtungseinheit: 

 

Verwendet wurden zwei Durchleuchtungseinheiten (TOSHIBA Ultimax / Gene-

rator KXO 80 XM, Tokio, Japan), die bis auf unterschiedliche Detektoreinheiten 

baugleich sind.  
 

 

Abb. 7:   Durchleuchtungseinheit Ultimax, (Quelle Toshiba Medical Sys-

tems, Japan 2005) 

 

Die Durchleuchtungseinheit in der Hansestadt Lübeck (HL) war mit dem Fest-

körper-Detektor ausgestattet:  

 

Toshiba Festkörperdetektor TFP-1400A  

Maße  

Länge : 415 mm 

Breite : 401 mm 

Höhe : 133 mm 

Gewicht: 18 kg 

 

Nutzfeld (FOV): 

Vertikal         336 mm  

Horizontal     336 mm 

Pixelgröße 150 ×150 µm² 
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Max. Pixel Anzahl: 2304 × 2304  

Bildwiederholungsrate für Durchleuchtung:  max. 30 B/s @ 1024² Pixel 

Bildwiederholungsrate für Serienaufnahmen:  7,5 B/s @ 1024² Pixel 

 Bis 2,5 B/s @ 2048² Pixel 

 

 

Die zum Vergleich herangezogene und bis auf den Detektor baugleiche Durch-

leuchtungseinheit mit dem RBV-Detektor befand sich im Kreiskrankenhaus 

Rendsburg (RD). 

 

TOSHIBA IMAGE INTENSIFIER RTP16301J-G1E 

Ultimax 16“, PF, Generator: KXO 80 XM 

 

Maße  

Länge: 515 mm ± 5 mm  

Maximaler Durchmesser: 462 mm + 2 mm  

Gewicht (ca.): 33 kg  

Nominelle Größe des Eingangschirms (FOV): 

N  (Normal) 400 mm  (16")  

M1 (Zoom 1) 310 mm ± 5 mm  (12")  

M2 (Zoom 2) 230 mm ± 5 mm  (9") 

M3 (Zoom 3) 160 mm ± 5 mm  (6") 

Durchmesser des Ausgangsschirms: 

  30 mm ± 1 mm (1,2" ± 0,04") 

Max Pixel Anzahl:   1024 × 1024  

Kamera - Chip Größe: 2,546 x 2,546 cm²  

Kamera - Chip - Bilddiagonale 10,9 mm  

Größenverhältnis 1:1  

Aktive Bildbreite x Höhe  7,680 x 7,680 mm²  

Totale Bildbreite x Höhe  8,040 x 7,860 mm²  

Pixel Breite x Höhe   7,5 x 7,5 µm²  

Geometrischer Füllfaktor 100% 
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2.2 Alderson-Rando -Thermolumineszenz-Dosimetrie-Phantom 

 

Das von Alderson und Mitarbeitern entwickelte Phantom sollte die homogenen 

Festwasserphantome zur Erstellung von Bestrahlungsplanungen ersetzen, die 

die Dosisverteilung im Körper nur unzureichend wiedergeben konnten (Alder-

son et al., 1962). Das Phantom wurde in das Dosimetriesystem RANDO (Radi-

ation Analog Dosimetry System) integriert, das auf einem kartesischen Koordi-

natensystem basierte. Die z-Achse fällt mit der Längsachse des Phantoms zu-

sammen. Die x-Achse liegt in der Koronarebene und die y-Achse steht senk-

recht zu den beiden anderen. Dieses Phantom hat sich als Standard zur wis-

senschaftlichen Dosismessung von intrakorporalen Strahlenbelastungen mit 

der Verwendung von anthropomorphen Phantomen (Huda und Sandison, 

1984) etabliert. Das Phantom ist dem menschlichen Körper strahlenäquivalent 

und weist dementsprechende Absorptions- und Streueigenschaften gegenüber 

Röntgenstrahlen auf. Zur Dosimetrie mit dem Rando-Phantom werden Dosime-

ter in Form von Stäbchen (sog. Rods, Länge 6 mm, Durchmesser 1 mm) ver-

wendet, die in das Phantom eingebracht werden. Somit sind Strahlenexpositio-

nen innerhalb der Organe messbar. 

 

 

Abb. 8:  Alderson-Rando-Phantom 
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Wir verwendeten in der vorliegenden Studie das einer Frau nachempfundene 

Alderson-Rando-Thermolumineszenz-Dosimetrie-Phantom (ART-Phantom / 

The Phantom Laboratory; New York, USA, siehe Abb. 8). Es besteht aus einem 

menschlichen Skelett, welches in eine Isocyanatmasse (spezif. Dichte 0,985 g / 

cm3, mittlere Ordnungszahl 7,3) eingebettet wurde. Die Lunge wird durch einen 

mikrozellulären Schaum (spezif. Dichte 0,320 g / cm3, mittlere Ordnungszahl 

7,3) ersetzt. Die Luftröhre, Nasen- und Mundhöhle sind pneumatisiert. Das 

Phantom ist in transversaler Ebene in 2,5 cm hohe Scheiben zerlegbar, wobei 

jede Scheibe Bohrungen (∅ 1 mm) in einem Raster von 3 x 3 cm² zur Aufnah-

me der Dosimeter besitzt.  

Bei dem uns zur Verfügung stehenden Modell handelt es sich um eine Stan-

dardfrau mit 58 kg repräsentativem Lebendgewicht, 160 cm repräsentativer 

Körpergröße und einem sagittalen Körperdurchmesser von 19 cm.  

 

Um am Durchleuchtungsgerät die repräsentative Patientendicke und -dichte 

eines typischen Gastric Banding Patienten mit ca. 120 kg Körpergewicht und 

einem Body Mass Index von ca. 40 zu simulieren, haben wir den sagittalen 

Körperdurchmesser in Anlehnung an das Patientengut der „Magenbandsprech-

stunde“ modifiziert. Um eine mittlere Dicke der Patienten von ca. 37 cm zu er-

zielen wurden auf der Strahleneingangseite zehn Lagen und auf der Strahlen-

ausgangsseite des Phantoms acht Lagen Acrylplatten à 10 mm positioniert. Die 

Acrylplatten stammen aus einem Festwasserphantom, das in der Strahlenthe-

rapie verwendet wird. Die Dichte des Festwasserphantoms ist gewebeäquiva-

lent. 

Bei unseren Phantommessungen gilt als Energiedosisgröße das Gy bzw. µGy 

als „in-vitro“ ermittelte Energiedosis an den jeweiligen Organregionen des ART-

Phantoms, unter Verwendung von Thermolumineszenz-Dosimetern (TLD). 

Messgrößen sind die Organdosis DOrgan im Phantom und die Oberflächendosis 

auf dem Phantom (Drexler et al, 1993). 
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Tabelle 3:  Phantommodifikation: 

 Schwächungsmedien 

Strahleneingangsseite 10 Lagen à 10 mm Acryl  

Strahlenausgangsseite    8 Lagen à 10 mm Acryl  

 

Bei den Messungen wurden stets alle sinnvoll zur Verfügung stehenden  Rönt-

genschutzmaßnahmen ergriffen: Geschützt wurden die Augen, die Schilddrüse 

und die Region der Gonaden:  

• Für die Augen wurde eine Front- und Seiten- Röntgenschutzbrille (Modell 

BR331) mit Frontschutzgläsern Pb 0,75 mm und Seitenschutz Pb 0,5 mm 

benutzt (MAVIG GmbH, München, Deutschland).  

• Die Schilddrüse wurde durch einen Schilddrüsen-Sternumschutz (Mod. NW 

614, Bleigleichwert 0,5 mm, Mavig GmbH; München) abgeschirmt.  

• Bis an die Schicht 27, ca. auf Höhe des Beckenkamms, wurde eine Halb-

schürze (Pb 0,5 mm, Mavig GmbH) als semizirkulärer Gonadenschutz auf 

der Strahleneintrittseite des Phantoms gelegt. 

 

 

Abb. 9:   Lagerung des modifizierten Phantoms 
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Der Bestückungsplan des Phantoms mit Thermolumineszenz-Dosimetern 

(TLD) basierend auf der Schichtbezeichnung ist in Tab.4 dargestellt. 
 

Tabelle 4:  Bestückungsplan des Alderson-Phantoms 
Bestückungsplan  
 Position TLD - Nummer 
Scheibe 4 / Retina 1 D4 
 2 D5 
 3 D6 
 4 D7 
   
Körperoberfläche / Linse 
links Oberfläche D8 
Körperoberfläche / Linse 
rechts Oberfläche D9 
   
Scheibe 10 / Schilddrüse 1 A2 
 2 A3 
 3 A4 
 4 A5 
 5 A6 
 6 A7 
 7 A8 
 8 A9 
   
Scheibe 21 / Magen 9 A10 
 10 B1 
 11 B2 
 12 B3 
 13 B4 
 14 B5 
 15 B6 
 16 B7 
   
Scheibe 22 / Magen 17 B8 
 18 B9 
 19 B10 
 20 C1 
 21 C2 
 22 C3 
 23 C4 
 24 C5 
   
Direkter Strahlengang Oberfläche / Haut D10 
  E1 
  E2 
   
Scheibe 31 / Ovarien 25 C6 
 26 C7 
 27 C8 
 28 C9 
 29 C10 
 30 D1 
 31 D2 
 32 D3 

 

Die folgenden Abbildungen (Abb. 10-14) zeigen die verwendeten Schichten. 

Erkennbar ist neben dem Knochenanschnitt des Skelettes auch das Raster der 

Bohrungen für die Dosimeteraufnahme. Die weißen Kreise markieren die je-

weils verwendeten TLD-Positionen. Auf den Oberflächenpositionen wurden die 

TLD mit Hilfe von kleinen Plastikheftchen und Klebepflaster an stets gleichen 

Positionen befestigt. 
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Abb. 10:  Schicht 4, Kopf 

 

 
 

 

 

Abb. 11:  Schicht 10, Hals 
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Abb. 12:  Schicht 21, Abdomen I 
 

  

Abb. 13:  Schicht 22, Abdomen II 
 

  

Abb. 14:  Schicht 31, Becken 
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2.3 Linienphantome der Konstanzmessung  

 

2.3.1 Versuchsaufbau Optische Auflösung 

Zur Darstellung der optischen Auflösung des FKD gegenüber dem konventio-

nellen RBV wurden bei beiden Durchleuchtungseinheiten jeweils Einzelbilder 

ohne Zuhilfenahme von Vergrößerungstechniken erzeugt. Die ansonsten bau-

gleichen Durchleuchtungseinheiten unterscheiden sich nur durch die Detektor-

einheit. Der FKD besitzt bei einer Pixelgröße von 150 µm² eine maximale phy-

sikalische Auflösung von 2048 x 2048 Bildpunkten bei Einzelaufnahmen. Ab 

einer Serienbildaufnahme von 3 Bildern pro Sekunde reduziert sich die Auflö-

sung des FKD auf 1024 x 1024 Bildpunkte. Die maximale optische Auflösung 

des Kamera-Chips des RBV beträgt 1024 x 1024 Bildpunkte, unabhängig von 

Einzelaufnahmen oder Serienbildaufnahmen. 

 

Verwendet wurde das Linienphantom zur Konstanzprüfung DIGI-13 (Scanditro-

nix-Wellhöfer, Dosimetrie, Schwarzenbruck, Deutschland) mit einer Darstellung 

von 0,6 bis 5 Linienpaaren pro Millimeter. Diese Vorgaben entsprechen der DIN 

6868. Die Untersuchungsparameter wurden an beiden Geräten identisch mit 

0,8 µGy/Bild eingestellt.  

 

 

Abb. 15: Prüfkörper DIGI-13  
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Zwei unabhängige Begutachter werteten getrennt voneinander die Aufnahmen 

aus. Hierfür standen die zur Durchleuchtungseinheit gehörende Bildverarbei-

tungskonsole und Filmausdrucke (Laserprinter Fuji DryPix 7000, Tokio, Japan) 

zur Verfügung. Die Aufnahmen wurden ohne Zuhilfenahme von digitalen Nach-

bearbeitungsmöglichkeiten beurteilt.  

 

2.3.2 Versuchsaufbau Dosisvergleich 

Zur Einstellung der Größe des kollimierten Nutzstrahlenbündels verwendeten 

wir eine weitere Konstanzprüfplatte ETR-1 (Wellhöfer-Scanditronix Dosimetrie, 

Schwarzenbruck, Deutschland), in welcher als röntgendichtes Raster 1 cm 

große Quadrate eingelassen sind. Somit konnten die Nutzstrahlenbündel bei 

allen Messungen identisch eingestellt werden. 

 

 

 

Abb. 16: Prüfkörper ETR-1 
 



Material und Methodik 29 
 

 

 

2.4 Thermolumineszenz-Dosimetrie 

 

2.4.1 Messprinzip 

Die applizierte Dosis wurde mit Hilfe der Thermolumineszenz-Dosimetrie (TLD) 

erfasst. Grundlage dieser Methode sind Leuchtstoffe, sogenannte Luminopho-

ren, die in der Lage sind, eine verabreichte Strahlungsenergie zu speichern, 

indem Ladungsträger Haftstellen in ihrer Kristallgitterstruktur besetzen. Bei an-

schließender Erhitzung der Luminophore werden die Ladungsträger aus ihren 

Positionen wieder freigesetzt und geben die gespeicherte Energie in Form von 

Licht ab. Dieses Licht kann nun photometrisch erfasst werden und gibt einen 

relativen Dosiswert wieder.  

 

2.4.2 Dosimeter 

In der vorliegenden Studie wurde ein Satz Thermolumineszenz-Dosimetern des 

Typs TLD 100H (Saint-Gobain Crystals&Detectors; Solon, USA) verwendet. 

Die TLD bestehen aus Lithiumfluorid, sind 1 mm im Durchmesser und 6 mm 

lang. Herstellerseitig wird für dieses Material ein optimaler Messbereich von 10 

µGy bis 1 Gy angegeben. 

Die TL-Dosimeter wurden nummeriert und nach vorgegebenem Bestückungs-

plan stets in der gleichen Position platziert. 

Zum Auslesen der TLD verwendeten wir ein automatisiertes Messgerät  (Hars-

haw Model 5500, Saint-Gobain Crystals&Detectors, Solon, USA). Die TLD 

wurden auf einem Träger in das System eingelegt und nacheinander automa-

tisch unter Stickstoffatmosphäre auf 260 °C erhitzt . Emittiertes Licht wurde vom 

Gerät registriert und mit Hilfe der mitgelieferten Software (WinREMS, Saint-

Gobain Crystals&Detectors, Solon, USA) an einem angeschlossenen PC aus-

gewertet. Somit wurde für jedes TLD eine zugehörige Glühkurve ausgelesen 

(Abb. 17).  
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Abb. 17: Glühkurve eines TLD 
 

 

Aus den sich jeweils entsprechenden Messungspaaren wurde nun die Dosisdif-

ferenz ermittelt.  

Nach jeder Messung wurden die TLD in einem Ofen (TLD-Ofen, PTW-Freiburg) 

auf eine Temperatur von 240 °C erhitzt, für 10 Minu ten bei dieser Temperatur 

gehalten, und anschließend allmählich wieder abgekühlt. Durch das Ausheizen 

wurden die Eigenschaften der TLD regeneriert und eine eventuelle Restladung 

der vorausgegangenen Bestrahlung gelöscht. 

 

Auf diesem Wege wurde für jedes TLD die individuelle Dosis ausgelesen und 

nach folgendem Schema umgerechnet: 

 

 

Sondendosis [nC] 

⇓ 

Sondendosis [nC] � Kalibrierfaktor (Kf ) = korrigierte Sondendosis [nC] 

⇓ 

korrigierte Sondendosis [nC] � Umrechnungsfaktor (f)  = Energiedosis [Gy] 
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2.5 Versuchsdurchführung 

 

Um den Untersuchungsablauf von Gastric Banding Patienten zu simulieren, 

wurden sowohl Röntgen-Einzelaufnahmen als auch Röntgen-Serienaufnahmen 

des ösophagogastralen Übergangs in zwei Ebenen angefertigt. Auf Durch-

leuchtungsaufnahmen wurde während der gesamten Messungen aufgrund der 

unzureichenden Reproduzierbarkeit verzichtet. 

 

Tabelle 5: Projektionen für die statischen Aufnahmen und Röntgenserien 

  
1   AP Single 
2   AP Seq 3 B / s 10 s 
3   30°LAO Single 
4   30°LAO Seq 3 B / s 10 s 
5   AP Single 
6   AP Seq 3 B / s 10 s 
7   30°LAO Single 
8   30°LAO Seq 3 B / s 10 s 

 

 

 

Abb. 18:  Bilddokumentation 

 

Die Durchleuchtungsgeräte wurden jeweils vom Schaltpult im Röntgen-

schaltraum bedient. Die Untersuchungen erfolgten im Obertisch-Modus, so 

dass der Röntgennutzstrahl das Phantom in anterior - posteriorer (a.-p.) Rich-

tung durchdringt.  
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Das Phantom wurde auf dem horizontalen Untersuchungstisch gelagert. Die 

Entfernung zwischen Röntgenstrahlenquelle und dem Detektor wird als Fokus-

Film-Abstand bezeichnet (FFA). Bei allen Serien wurde der FFA für die ver-

schiedenen Projektionen an beiden Geräten stets gleich gehalten:  

Im a.-p. Strahlengang betrug die Entfernung 110 cm, im links anterior - obli-

quen Strahlengang bei 30° (LAO 30°) betrug sie 120 cm. Der erhöhte FFA in 

der LAO 30° Projektion erklärte sich durch den verg rößerten sagittalen Durch-

messer des modifizierten Phantoms. Bei einem FFA von 110 cm hätte Kontakt 

zwischen der Röntgenquelle und dem Phantom bestanden.  

 

Tabelle 6: Abstand Röntgenröhre – Detektor (FFA) 

  
      DR-Technik Obertischröhre 
      FFA a.-p.       110 cm 
      SID LAO 30°       120 cm 
      Fokus       Schicht 21 

 

 

Beide Geräte verfügten über ein installiertes Kreuz-Laservisier. Vor der ersten 

Röntgenaufnahme wurde das Zielkreuz auf eine Markierung auf der Schicht 21 

positioniert. Direkt im Nutzstrahlenbündel befand sich die TLD-Position für den 

Magen. Weitere Markierungen auf den Acrylplatten wurden für die angulierten 

Messungen angebracht. Somit konnte eine reproduzierbare Positionierung des 

Nutzstrahlenfeldes an beiden Geräten gewährleistet werden. 

Die Messungen wurden nach identischen Voreinstellungen am Gerät jeweils 

am FKD und RBV vorgenommen. Die Messungen erfolgten jeweils in zwei Pro-

jektionen (a.-p. und LAO 30°). Die Aufnahmen erfolg ten im Normal (N)-Modus 

ohne Vergrößerungstechniken des Bildverstärkers oder digitaler Vergröße-

rungstechnik des FKD: 

 

• In der ersten vergleichenden Messung wurde bei beiden Geräten mit 

maximal aufgeblendeter Tiefenblende und aktivierter automatischer 

Belichtungsautomatik (AEC) gemessen. Bei beiden Geräten wurde 

der maximale Röhrenstrom herstellerseitig von der Applikationsspe-

zialistin fixiert (Backup) und die Tantalzusatzfilterung verwendet. Die-
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se Messung wurde zur Verifizierung der gewonnenen Daten an bei-

den Geräten wiederholt. 

• In der zweiten Messung wurde die Belichtungsautomatik außer Kraft 

gesetzt: Die Röhrenstromstärke I, die Röhrenspannung U und die 

Belichtungszeit t wurden von uns an beiden Geräten manuell fixiert. 

Um der unterschiedlichen maximalen Bildfläche Rechnung zu tragen 

wurde an beiden Geräten das Gesichtsfeld (Field-of-View = FOV) auf 

23,5 cm x 19 cm mit der Tiefenblende eingeblendet. 

• In einer dritten Messung wurden die manuellen Einstellungen und die 

Deaktivierung der Belichtungsautomatik übernommen, allerdings 

wurde das mAs-Produkt durch Halbierung der Belichtungszeit redu-

ziert. Die Messung erfolgte zur Bestimmung der Grenzauflösung am 

FKD. 

 

Tabelle 7: Voreinstellungen: Durchleuchtungsparameter 

Technische 
Durchführung 

1. Messung 2. Messung 3. Messung 

HL FKD / RD II mit AEC / ATR ohne AEC / ATR ohne AEC / ATR 
Belichtung Automatisch fest Fest 
FOV Full FOV 24x19 24x19 
U 110 kV 110 kV 110 kV 
I 500 mA 500 mA 500 mA 
T bis 0,160 s 0,032 s 0,016 s 
I x t bis 80 mAs 16 mAs 8 mAs 
Filter  0,015 Ta 0,015 Ta 0,015 Ta 
Durchleuchtung SINGLE+SERIE

S 3 B/s 
SINGLE+SERIE
S 3 B/s 

SINGLE+SERIE
S 3 B/s 

Bildauflösung SERIES 
1024x1024 Pixel 

SERIES 
1024x1024 Pixel 

SERIES 
1024x1024 Pixel 
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2.6 Auswertung 

 

2.6.1 Organregionen 

Um der bekannten Messungenauigkeit der TLD mit Schwankungen von bis zu 

20% Rechnung zu tragen, wurde die erste Messung wiederholt.  

Bedingt durch die zum Teil beträchtliche Entfernung der einzelnen Organregio-

nen voneinander und vom Nutzstrahl wurden zum Vergleich der erhaltenen 

Dosen an beiden Geräten die einzelnen TLD der jeweiligen Organregion zu-

sammengefasst. Es ergaben sich somit pro Messung die Organdosen von: 

 - Retina: pro Seite zwei TLD 

 - Linse: pro Seite ein TLD 

 - Schilddrüse: acht TLD 

 - Magen: 16 TLD 

 - Körperoberfläche Nutzstrahl / Strahleneintrittsseite: zwei TLD 

 - Ovarien: vier TLD pro Seite 

 

2.6.2 Statistische Auswertung 

Alle statistischen Auswertungen wurde mit dem Programm SigmaStat Version 

3.5 (Systat Software Inc., Richmond, California, USA) ausgeführt. 

 

Die Minimalanforderung für eine Auswertung mit einem statistischen Test an 

die einzelnen TLD-Gruppen war eine Mindestanzahl von sechs Messwerten. 

Kleinere Gruppen sind einer statistischen Auswertung nicht mehr valide zugän-

gig (Bortz, 1993). 

 

Bei der statistischen Auswertung wurde im Wesentlichen die Beantwortung fol-

gender Fragestellungen verfolgt: 

 

1. Zeigt sich eine signifikante Differenz der registrierten Dosisleistung zwi-

schen beiden Durchleuchtungsgeräten? 

Zur Beantwortung der Fragen wurden die Sondendosen in µGy umge-

rechnet. Da jeder Wert der Untersuchung an der FKD-Einheit mit genau 

einem korrespondierenden Wert der RBV-Einheit zusammenhängt, ver-
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glichen wir jeweils die TLD-Paare in den Organsystemen der jeweiligen 

Messungen.  

Als statistischer Test wurde ein Wilcoxon-Vorzeichen-Test durchgeführt, 

um statistisch signifikante Unterschiede der ermittelten Dosispaare dar-

zustellen. Der sonst in der medizinischen Statistik gebräuchliche Stu-

dentsche t-Test ist bedingt durch den Vergleich beider Geräte mit dem 

selben Phantom und wegen der geringen Anzahl der zu vergleichenden 

Messungen laut Angabe der Biometrischen Sprechstunde der Universität 

nicht zulässig.  

2. Wie hoch ist die maximale optische Auflösung?  

Hierzu wurde das Linienphantom der Testplatte zur Konstanzprüfung 

DIGI-13 (Scanditronix-Wellhöfer, Schwarzenbruck, Deutschland) ver-

wendet. Zwei unabhängige Begutachter bestimmten unabhängig von-

einander die digital und als Hardcopy vorliegenden Aufnahmen (Laser-

printer, Fuji) ohne Zuhilfenahme von digitalen Nachbearbeitungsmög-

lichkeiten. 
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3. Ergebnisse 

 

Es ergeben sich folgende Hypothesen: 

 

Hypothese 1:  

H 10 :  

a) Bei der Messung mit dem FKD ergibt sich ohne Kollimation unter Ausnut-

zung der Belichtungsautomatik verglichen mit dem RBV für den Patienten ein 

gleicher Dosisbedarf.  

b) Wenn bei beiden Geräten mit der Tiefenblende kollimiert wird und zur Ver-

gleichbarkeit beider Systeme fest eingestellte Belichtungsparameter vorgege-

ben werden, ergibt sich bei der Messung mit dem FKD im Vergleich mit dem 

RBV für den Patienten ein gleicher Dosisbedarf. 

 

H 11:  

a) Bei der Messung mit dem FKD ergibt sich ohne Kollimation unter Ausnut-

zung der Belichtungsautomatik verglichen mit dem RBV für den Patienten ein 

höherer  Dosisbedarf.  

b) Wenn bei beiden Geräten mit der Tiefenblende kollimiert wird und zur Ver-

gleichbarkeit beider Systeme fest eingestellte Belichtungsparameter vorgege-

ben werden, ergibt sich bei der Messung mit dem FKD im Vergleich mit dem 

RBV für den Patienten ein höherer  Dosisbedarf. 

 

Hypothese 2:  

H 20 

Die maximale optische Auflösung, wiedergegeben durch die Anzahl der Linien-

paare, ist ohne Verwendung von Vergrößerungstechniken mit dem FKD gleich 

der des RBV. 

H 21 

Die maximale optische Auflösung, wiedergegeben durch die Anzahl der Linien-

paare, ist ohne Verwendung von Vergrößerungstechniken mit dem FKD höher 

als mit dem RBV. 

 

Diese Hypothesen werden in den folgenden Abschnitten getestet: 
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3.1 Strahlenexposition  

 

Ein Vergleich der Gesamtkörperstrahlendosen an beiden Geräten ist statistisch 

gesehen nicht sinnvoll. Es wurden die Strahlenexpositionen der einzelnen Or-

ganregionen am FKD mit denen am RBV verglichen. Die individuellen Strah-

lenexpositionen der einzelnen TLD wurden in Gruppen der jeweiligen Organre-

gionen zusammengefasst.  

 

3.1.1 Ergebnisse für die Organregion Retina  

Die Minimalanforderung für eine statistische Auswertung ist eine Mindestanzahl 

von sechs Messwerten (Bortz, 1993). Sie wurde für die Organregion Retina mit 

4 TLD nicht erfüllt. Die Messwerte werden nur deskriptiv dargestellt. 

 

3.1.1.1 Messung der Organregion Retina ohne Kollima tion mit Belich- 

 tungsautomatik 

Für die Messungen am FKD in Lübeck (HL2) und am RBV in Rendsburg (RD2) 

lässt sich dieses Ergebnis grafisch wie folgt darstellen: 

 

Vergleich zw ischen FKD und RBV ohne Kollimation 
m it Belichtungsautom atik für die Region der Retina

Messwerte der TLD m it den Num mern D4 - D7
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TLD M esswerte aus Rendsburg (Messreihe RD2)

 

Abb. 19: Messergebnisse für die Region Retina ohne Kollimation 
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Tabelle 7a / b: Deskriptive Statistik für die Region Retina ohne Kollimation 

a: 
Messreihe Anzahl Mittelwert [µGy] 
HL2 4 0,338 
RD2 4 0,227 
b: 
Messreihe Range Max [µGy] Min [µGy]  Median [µGy] 
HL2 0,208 0,438 0,229 0,342 
RD2 0,0775 0,265 0,188 0,228 
  

 

Anhand der grafischen Darstellung der erhaltenen Messwerte ergibt sich in der 

ersten Messung mit ganz aufgeblendeter Tiefenblende und eingeschalteter Be-

lichtungsautomatik ein Unterschied zwischen den beiden Durchleuchtungsein-

heiten zu Ungunsten der FKD-Einheit (Median 0,342 µGy/ Mittelwert 0,338 

µGy). Gegenüber der RBV-Einheit (Median 0,228 µGy/ Mittelwert 0,227 µGy) 

ist in allen TLD bei Messung am FKD eine höhere Strahlenexposition ersicht-

lich. 

 

3.1.1.2 Messung der Organregion Retina nach Kollima tion und Einstellung  

 fester Belichtungsparameter 

 

Die erhaltenen Dosiswerte der TLD am FKD (Median 0,105 µGy / Mittelwert 

0,106 µGy) sind im Vergleich mit den korrespondierenden Messwerten der TLD 

an der RBV-Einheit deutlich niedriger: Median 0,204 µGy / Mittelwert 0,203 µGy 
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Vergleich zwischen FKD und RBV mit Kollimation 
auf 19 x 24 cm ohne Belichtungsautomatik 
für die Region der Retina

Messwerte der TLD mit den Nummern D4 - D7
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Abb. 20:   Ergebnisse für die Region Retina mit Kollimation 

 

Tabelle 8a / b:  Deskriptive Statistik für die Region Retina mit Kollimation 
a: 
Messreihe Anzahl Mittelwert [µGy] 
HL4 4         0,106 
RD3 4         0,203 
b: 
Messreihe Range Max [µGy] Min [µGy] Median [µGy] 
HL4 0,0291 0,121 0,092 0,105 
RD3 0,0525 0,230 0,177 0,204 
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3.1.2 Messung der Organregion Linse  

Die Mindestanforderung von sechs Messwerten für die Auswertung mit einem 

statistischen Test wird von der Organregion Linse mit zwei TLD nicht erfüllt.  

Grafisch lassen sich die Messwerte wie folgt darstellen: 
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Abb. 21:  Ergebnisse für die Region Linse 

Die Messwerte für die Linsen vor und nach Kollimation zeigen Ergebnisse je-

weils zu Gunsten des FKD, es sei allerdings auf die deutlich geringere Dosis 

beim Vergleich ohne Kollimation mit Belichtungsautomatik hingewiesen. 
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3.1.3 Ergebnisse für die Organregion Schilddrüse 

 

Für die Schilddrüse lassen sich die Messwerte grafisch wie folgt darstellen: 

Vergleich zwischen FKD und RBV ohne Kollimation 
mit Belichtungsautomatik für die Schilddrüsenregion
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Abb. 22:  Ergebnisse für die Region Schilddrüse 

 

Im ersten Versuchsaufbau ist die ermittelte Dosis für die Schilddrüsenregion an 

der FKD-Einheit höher als an der RBV-Einheit. Bei der zweiten Messung konn-

te an der FKD-Einheit bis auf einen TLD-Messwert eine Umkehr dieses Trends 

gezeigt werden. 

Der durchgeführte Wilcoxon-Vorzeichen-Test ergab sowohl für die erste wie 

auch die zweite Messung jeweils einen statistisch signifikanten p-Wert.  
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3.1.3.1  Messung der Organregion Schilddrüse ohne K ollimation mit  

 Belichtungsautomatik 

 

Wilcoxon-Vorzeichen-Test: 

Der Unterschied zwischen beiden Geräten ist statistisch größer als es durch 

einen Zufall zu erwarten wäre. Es besteht eine statistisch signifikante Differenz 

(p = 0,008). 

Die korrelierenden Vergleichsmesswerte und der Median der Messreihe HL2 

lagen jeweils über den korrespondierenden Werten der Messreihe RD2, ent-

sprechend einer höheren gemessenen Dosis in der Organregion Schilddrüse 

an der FKD-Einheit. 

 

Tabelle 9: Statistik für die Organregion Schilddrüse ohne Kollimation 

Messreihe Anzahl  Median [µGy] 
HL2       8 0,766 
RD2       8 0,357 

  

W = -36,000  T+ = 0,000  T- = -36,000 

Z-Statistic (basierend auf positiven Rängen) = -2,521 

p (estimated) = 0,014  p (exact) = 0,008 

 

 

3.1.3.2  Messung der Organregion Schilddrüse mit Ko llimation und  

 Einstellung fester Belichtungsparameter 

Das statistische Ergebnis für die zweite Messung mit fester Belichtung und ein-

geblendetem FOV zeigt ebenfalls im Wilcoxon-Vorzeichen-Test einen statis-

tisch signifikanten Unterschied (p = 0,016). Allerdings waren die gemessenen 

Dosen der Organregion Schilddrüse jeweils für die Messreihe RD3 (Median 

0,300 µGy) an der RBV-Einheit höher als die korrespondierenden Werte der 

Messreihe HL4 (Median 0,233 µGy) an der FKD-Einheit. Entsprechend war die 

Dosis hier an der RBV-Einheit höher. 
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Wilcoxon-Vorzeichen-Test: 

 

Tabelle 10: Statistik für die Organregion Schilddrüse mit Kollimation 

Messreihe Anzahl Median [µGy] 
RD3        8 0,300 
HL4        8 0,233 

 

W = -34,000  T+ = 1,000  T- = -35,000 

Z-Statistik (basierend auf positiven Rängen) = -2,380 

p (estimated) = 0,021  p (exact) = 0,016 
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3.1.4 Ergebnisse für die Organregion Magen 

Für die Messungen in der Organregion des Magens lassen sich die Ergebnisse 

grafisch wie folgt darstellen: 

 

Vergleich zwischen FKD und RBV ohne Kollimation 
mit Belichtungsautomatik für die Magenregion
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Vergleich zwischen FKD und RBV mit Kollimation 
auf 19 x 24 cm ohne Belichtungsautomatik 
für die Magenregion
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Abb. 23: Ergebnisse für die Region Magen 

 

Die Strahlenexposition der TLD ist in dieser Organregion deutlich höher, da 

sich die Dosimeter im direkten Strahlengang befanden.   

  

3.1.4.1. Messung der Organregion Magen ohne Kollima tion mit Belich-

tungsautomatik 

 

Wilcoxon-Vorzeichen-Test: 

Der Unterschied zwischen beiden Geräten ist größer als es durch einen Zufall 

bedingt zu erwarten wäre. Die Differenz der Messwerte ist statistisch signifikant 

(p = < 0,001). 
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Für die Organregion Magen konnte in der Messreihe ohne Kollimation mit Be-

lichtungsautomatik eine signifikant höhere Dosis für die TLD Messwerte aus 

Lübeck (HL2: Median 26,844 µGy) im direkten Vergleich mit den TLD Mess-

werten aus Rendsburg (RD2: Median 23,887 µGy) gezeigt werden. Entspre-

chend ist die Dosis an der FKD-Einheit in diesem Versuchsaufbau höher als an 

der RBV-Einheit. 

 

Tabelle 11: Statistik für die Organregion Magen ohne Kollimation 

Messreihe  Anzahl Median [µGy] 
HL2 16      26,844 
RD2 16      23,887 

    

W = -126,000  T+ = 5,000  T- = -131,000 

Z-Statistik (basierend auf den positiven Rängen) = -3,258 

p (estimated) = 0,001  p (exact) ≤ 0,001 

 

 

3.1.4.2. Messung Organregion Magen mit Kollimation und Einstellung fes-

ter Belichtungsparameter 

 

Wilcoxon-Vorzeichen-Test:  

Der Unterschied zwischen beiden Messungen ist größer als es durch einen 

Zufall zu erklären wäre. Es besteht ein statistisch signifikanter Unterschied (p = 

0,013). Wie im ersten Versuchsaufbau ist die Dosis der korrespondierenden 

Messwerte jeweils in der Messreihe HL4 (Median 7,130 µGy) an der FKD-

Einheit gegenüber denen der Messreihe RD3 (Median 6,449 µGy) an der RBV-

Einheit höher. 

 

Tabelle 12: Statistik für die Organregion Magen mit Kollimation 

Messreihe  Anzahl Median [µGy] 
HL4 16 7,130 
RD3 16 6,449 

    

W = -94,000  T+ = 21,000  T- = -115,000 

Z-Statistik (basierend auf positiven Rängen) = -2,430 

p (estimated) = 0,016  p (exact) = 0,013 
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3.1.5 Ergebnisse für die Organregion Ovarien 

Für die Messungen in der Organregion der Ovarien lassen sich die Ergebnisse 

grafisch wie folgt darstellen: 

 

Vergleich zwischen FKD und RBV ohne Kollimation 
mit Belichtungsautomatik für die Ovarialregion

Messwerte der TLD mit den Nummern C6 - D3
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Vergleich zwischen FKD und RBV mit Kollimation 
auf 19 x 24 cm ohne Belichtungsautomatik 
für die Ovarialregion
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Abb. 24: Ergebnisse für die Organregion Ovarien 

 

Die grafische Darstellung zeigt in allen Messungspaaren eine höhere Strahlen-

exposition der TLD an der RBV-Einheit. 

 

3.1.5.1 Messungen der Organregion Ovarien ohne Koll imation mit  

 Belichtungsautomatik 

 

Wilcoxon-Vorzeichen-Test:  

Der Unterschied zwischen beiden Messungen ist größer als es durch einen 

Zufall zu erklären wäre. Es besteht ein statistisch signifikanter Unterschied (p = 

0,008) zu Gunsten des FKD (Median 1,266 µGy) gegenüber dem RBV (Median 

1,92 µGy). 
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Tabelle 13: Statistik für die Organregion Ovarien ohne Kollimation  

Messreihe  Anzahl Median [µGy] 
HL2   8 1,266 
RD2   8 1,920 

 W = 36,000  T+ = 36,000  T- = 0,000 

Z-Statistik (basierend auf positiven Rängen) = 2,521 

p (estimated) = 0,014  p (exact) = 0,008 

 

 

3.1.5.2 Messungen der Organregion Ovarien mit Kolli mation und  

 Einstellung fester Belichtungsparameter 

 

Wilcoxon-Vorzeichen-Test:  

Der Unterschied zwischen den beiden Messungen ist größer als es durch einen 

Zufall zu erklären wäre. Es besteht ein statistisch signifikanter Unterschied (p = 

0,008). Auch hier ist die ermittelte Dosis am FKD (Median 0,483 µGy) gegen-

über der am RBV (Median 0,579 µGy) geringer. 

 

Tabelle 14: Statistik für die Organregion Ovarien mit Kollimation  

Messreihe  Anzahl Median [µGy] 
HL4   8 0,483 
RD3   8 0,579 

 

W = 36,000  T+ = 36,000  T- = 0,000 

Z-Statistik (basierend auf positiven Rängen) = 2,521 

p (estimated) = 0,014  p (exact) = 0,008 
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Überprüfung der Hypothese 10 für die einzelnen Organregionen: 

Tabelle 15: Auswertung aller Organregionen per Wilcoxon-Vorzeichen-Test 

 p-Wert  

1. Messung 

p-Wert  

2. Messung 

Sign.? α = 0,05 

1. / 2. Messung 

Schilddrüse 0,008 <0,001 Ja / Ja 

Magen <0,001 0,013 Ja / Ja 

Ovarien 0,008 0,008 Ja / Ja 

  

Die statistische Auswertung ergab in allen Organregionen jeweils signifikante 

Unterschiede zwischen den beiden Durchleuchtungsgeräten. Die erhaltenen 

Messwerte zeigten jeweils eine höhere Dosis für die Messungen an der FKD-

Durchleuchtungseinheit für die Organregion Schilddrüse und Magen. Konträr 

zu diesen Ergebnissen stehen die Messwerte für die Organregion Ovarien.  

 

3.2 Deskriptive Bewertungen für die Organregion Ret ina und Linse 

Da die Anzahl der TLD der Organregion Retina und Linse zu klein für einen 

statistischen Test waren, konnte nur eine deskriptive Darstellung der Ergebnis-

se erfolgen. Wenn beide Organregionen zusammengefasst werden, lassen sich 

jedoch folgende Aussagen treffen: 

 

1. Messung ohne Kollimation mit Belichtungsautomatik: 

Der Mittelwert der an der FKD-Durchleuchtung ermittelten organbezogenen 

Strahlenexposition betrug 0,338 µGy. Im Vergleich dazu lag der Mittelwert 

an der RBV mit 0,227 µGy darunter.  

2. Messung mit Kollimation und Einstellung fester Belichtungsparameter: 

Hier zeigte sich die Umkehr der Ergebnisse. Im Gegensatz zu den Organ-

regionen Schilddrüse und Magen lag der Mittelwert der an der FKD-

Durchleuchtung ermittelten organbezogenen Strahlenexposition bei 0,106 

µGy. Im Vergleich dazu lag der Mittelwert an der RBV mit 0,203 µGy dar-

über.  
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3.3 Vergleich der Wiederholungsmessungen der 1. und  2. Messung 

 

Die gemessenen Dosiswerte zeigten in den Wiederholungsmessungen der ers-

ten und zweiten Messung eine enge Korrelation untereinander (R2 RBV = 

89.3%; p < 0.0001; R2 FKD = 94.93%; p < 0.0001).  

 

 

Tabelle 16:  Kreuzkorrelation der Wiederholungsmessungen 

 RBV (µGy) FKD (µGy) Test p-Wert 

1. vs. 2. R² = 89,3%  Kreuzkorrelation  <0,0001 

1. vs. 2.  R² = 94,93% Kreuzkorrelation  <0,0001 

RBV vs. FKD   t-Test <0,0001 
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3.4  Effekte der Protokollmodifikationen 

 

Durch die Kollimation mit der Tiefenblende auf ein FOV von 19 x 24 cm² und 

die Einstellung fester Belichtungsparameter im zweiten Versuchsaufbau ergab 

sich eine signifikante Dosisreduktion im Vergleich zu den Messungen ohne Kol-

limation mit Belichtungsautomatik in der ersten Messung.  

Dieser Effekt zeigt sich am deutlichsten für die Organregion Magen:  

In der ersten Messung ergab sich für die FKD-Einheit bei einem Dosismaxi-

mum von 42,351 µGy und einem Minimum von 12,957 µGy eine Streubreite 

der Messwerte von 29,394 µGy entsprechend 69,4% des Maximums.  

Nach Kollimation an der FKD-Einheit lag die maximale Dosis dieser Messung 

bei 11,065 µGy. Die geringste in der Organregion Magen gemessene Dosis 

betrug 4,516 µGy. Die Streubreite zwischen Minimum und Maximum beträgt 

somit für die FKD-Einheit 6,549 µGy (59,2% des Maximums).  

Bei den Messungen am FKD ergab sich nach Kollimation und Einstellung fester 

Belichtungsparameter eine Reduktion des Medians von 26,844 µGy auf 7,130 

µGy.  

 

Respektive konnte in der ersten Messung mit der RBV-Einheit in der Organre-

gion Magen eine maximale Dosis von 36,796 µGy und eine minimale Dosis von 

11,494 µGy gemessen werden. Die Streubreite der Messungen von 25,302 

µGy entsprach 68,7% des Maximums. 

Im Vergleich hierzu lag die maximale Dosis in der zweiten Messung nach Kol-

limation bei 11,515 µGy, die geringste Dosis an der RBV-Einheit bei 4,217 µGy 

und die Streubreite der Messwerte bei 7,298 µGy – entsprechend 63,4% der 

maximalen Dosis. 

Wie bei den Messwerten am FKD reduzierte sich der Median der Messwerte in 

der zweiten Messung an der RBV-Einheit für die Organregion Magen. Hier 

konnten Werte von 23,887 µGy und 6,449 µGy gemessen werden.  
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3.5  Optische Auflösung 

Bei Messungen mit dem RBV konnten ohne optische Vergrößerungstechniken 

bei einer maximalen optischen Auflösung des Kamera - Chips von 1024 x 1024 

Pixel 1,2 Linienpaare erkannt werden. Dem gegenüber standen 3,6 Linienpaare 

an der FKD-Einheit, ebenfalls ohne Ausnutzung von Vergrößerungstechniken. 

An beiden Geräten wurden die Aufnahmen mit den gleichen festgesetzten Do-

sisparametern (p < 0,0001, verbundener t-Test) angefertigt. 

 

 

 

 

 

 

 

Abb. 25: Darstellung des Bleistrichrasters: Links FKD - rechts RBV 
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4 Diskussion  

 

Hauptziel der Untersuchung war der Vergleich der Oberflächendosis bei 

Röntgenuntersuchungen an zwei bis auf den Detektor baugleichen Durch-

leuchtungsgeräten. Verwendet wurden eine Festkörperdetektor-Einheit 

(FKD) und eine sonst baugleiche Röntgenbildverstärker-Einheit (RBV). Wir 

entschieden uns für Messungen am Alderson-Rando-Phantom, um die Or-

gandosis in den direkt im Untersuchungsfeld befindlichen Organregionen 

und von ausgewählten Organregionen in der Peripherie zu erfassen.  

 

 

 

4.1 Dosisreduktion 

 

Die Hypothese 10  muss abgelehnt werden: 

 

„Bei der Messung mit dem FKD ergibt sich ohne Kollimation unter Aus-

nutzung der Belichtungsautomatik verglichen mit dem RBV für den Pati-

enten ein gleicher Dosisbedarf.“  

 

Die am FKD ermittelte Dosis war im ersten Versuchsaufbau sowohl im Nutz-

strahlenfeld als auch in den Organregionen der Peripherie signifikant höher. 

Nach Kollimation konnte trotz einer deutlichen Reduktion der Dosis im Nutz-

strahlenfeld im Vergleich mit dem RBV keine Dosisreduktion gezeigt werden. 

Es bestand weiterhin ein signifikanter Unterschied im Vergleich zur RBV-

Durchleuchtung. 

Der Wechsel von der RBV-Durchleuchtung zur FKD-Durchleuchtung per se 

stellt folglich keine Dosisreduktion dar. 

 

In der Literatur wird die rein methodenbedingte Dosisreduktion durch Ver-

wendung der FKD-Radiografie kontrovers diskutiert. Berichten von 

signifikanten Dosisreduktionen bei Aufnahmen mit dem FKD im Vergleich zu 

digitalen Speicherfoliensystemen (CR) oder konventionellen Film-Folien-
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Systemen (FFS) stehen Untersuchungen mit dem Ergebnis von identischer 

oder sogar höherer Dosis am FKD gegenüber. 

 

Tabelle 17:  

Gegenüberstellung von Untersuchungen mit Dosiseinsparung und Untersu-
chungen ohne Dosiseinsparung: 
 
Untersucher  Datum  Vergleich FKD 

mit: 
Dosiseinsparung 
durch den FKD 

Untersuchung 

Untersuchungen mit Dosiseinsparung:   
Srinivas und 
Wilson 

2002 RBV 20-27% Kardiovaskulär 

Ganten et al. 2003 FFS und CR ca. 50% Thorax 
Volk et al. 2003 FFS 0-50% Muskoloskelettal 

und Thorax 
Chida et al. 2004 RBV ca. 50% Kardiovaskulär 
Volk et al. 2004 CR und DR ca. 50% Thorax 
Uffmann et al. 2004 CR 17-45% Phantom 
Uffmann et al. 2005 CR 45-65% Thorax 
Ullmann et al. 2005 CR Besser Thorax 
Jansson et al. 2006 CR 70% Phantom 
Lehnert et al. 2006 FFS ca. 62,5% Muskoloskelettal 
     
Untersuchungen ohne Dosiseinsparung:   
Grewal et al. 2005 RBV  Kardiovaskulär 
Metz et al. 2005 CR    Phantom 
Monnin et al. 2005 FFS und CR  Phantom 
Seibert 2006 RBV  Pädiatrisch 
 

Die Untersuchungen beziehen sich überwiegend auf Vergleiche zwischen 

Einzelaufnahmen an Geräten unterschiedlicher Hersteller. Diesbezüglich ist 

unser methodischer Ansatz bisher der einzige, der zwei bis auf den Detektor 

baugleiche Geräte einer aktuellen Baureihe miteinander vergleicht. Ein mög-

licher methodischer Fehler durch unterschiedliche Komponenten auf der Sei-

te der Röntgenquelle bezüglich unterschiedlicher Tiefenblenden- und Filter-

konstruktionen sowie auf der Strahlenausgangsseite des Patienten durch 

unterschiedliche Schwächungseigenschaften der Tischkonstruktion konnte 

somit ausgeschlossen werden. 

Auch die zu untersuchende Körperregion hat Einfluss auf die Strahlenreduk-

tion. So wird in der Untersuchung von Lehnert et al. (2006) bei Aufnahmen 

des Bewegungsapparates eine mögliche Dosisreduktion durch Minimierung 
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des mAs-Produktes auf bis zu 62,5% ohne Einbuße von diagnostischer Qua-

lität diskutiert. Die Ergebnisse der Arbeitsgruppe Volk et al. (2003) gelten nur 

für relativ dünne Körperteile.  Bei reichlich vorhandenem Körpergewebe an 

Extremitäten oder Körperstamm sind geringere Dosiswerte jedoch entspre-

chend geringer oder ganz aufgebraucht. Bei kritischer Betrachtung der Quel-

len handelt es sich hierbei um eine Dosisreduktion bei der Untersuchung von 

Hochkontrastobjekten. Beim Vergleich von kardiologischen Angiographie-

einheiten kommt die Gruppe um Grewal et al. (2005) zu dem Schluss, dass 

bei kardiologischen Angiographien die im Hochkontrast deutlich bessere 

Bildqualität der FKD-Einheit im Bereich der niedrigen Kontraste nur noch 

ähnlich der des RBV ist. Die Dosis der Untersuchungen zeigte an beiden 

Geräten keinen statistisch signifikanten Unterschied. Seibert (2006) berichtet 

im Zusammenhang mit der niedrigst möglichen Dosis in der Durchleuchtung 

bei pädiatrischen Untersuchungen ebenfalls über Einbußen bei der Bildquali-

tät. Wir schließen uns mit den Ergebnissen unserer Untersuchung dieser 

Erkenntnis an. Die vergleichsweise hohe Schwächung der Röntgenstrahlen 

bei Untersuchungen von Adipositas permagna - Patienten lässt dem Unter-

sucher nur einen niedrigen Kontrastumfang, um ein evtl. aufgetretenes Kon-

trastmittelparavasat aus dem Portsystem zu erkennen. Der Bildeindruck 

kommt dem von pädiatrischen Röntgenuntersuchungen nahe, bei denen aus 

strahlenhygienischen Gründen die Röntgenstrahlung auf eine minimale Do-

sis reduziert werden muss. Sowohl bei den adipösen als auch bei den pädi-

atrischen Patienten ist noch eine diagnostische Bildqualität gegeben. 

 

4.2 Plausibilität der ermittelten Organdosen 

 

Um die methodischen Messungenauigkeiten so gering wie möglich zu hal-

ten, verwendeten wir für unseren Vergleich für alle Messungen jeweils das 

selbe Phantom und die gleichen TLD an den gleichen Messpunkten im 

Phantom. Eine weitere Minimierung der Messungenauigkeit lässt sich durch 

Kalibriermessungen der TLD erreichen, wie sie in unserem Versuchsaufbau 

durchgeführt wurden.  

Die verbleibende Messungenauigkeit in der Thermolumineszenz-Dosimetrie 

beläuft sich im Wesentlichen auf die mittlere Messabweichung der TLD.  
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Damit mögliche Messungenauigkeiten die Aussage nicht signifikant verfäl-

schen, wählten wir für unseren experimentellen Versuchsaufbau das reprä-

sentative Patientengut aus, bei dem im Rahmen der Röntgenuntersuchun-

gen die höchste Dosis aufgewendet werden muss, um eine adäquate Abbil-

dungsqualität zu erreichen (Uffmann et al., 2005). Unsere Wahl fiel auf die 

Adipositas permagna - Patienten in der Nachsorge nach Gastric Banding. 

Patienten mit sagittalen Körperdurchmessern von 37 cm stellen eine Heraus-

forderung für jedes Röntgensystem dar (Bryk et al., 2006). Der Dosisbedarf 

bei Durchleuchtung ist bei diesen schwer übergewichtigen Patienten deutlich 

höher als bei dünnen Standardpatienten. Ein Messfehler durch die TLD soll 

dementsprechend bei höherer Gesamtdosis eine relativ geringere Verfäl-

schung der Ergebnisse hervorrufen. 

Um den linearen Zusammenhang der Parametervariation zu beweisen, re-

duzierten wir im dritten Versuchsaufbau am FKD das mAs-Produkt um 50%, 

woraus sich die erwartete Halbierung der Dosis ergab. 

 

 

4.3 Qualität der Messergebnisse 

 

Die Streustrahlendosis steigt proportional zur Größe des Untersuchungsfel-

des (Uffmann et al., 2004; Livingstone et al., 2004). Der Grundsatz, dass 

sich die Strahlenexposition am effektivsten durch Kollimation und Beschrän-

kung der Bilderserien während der Untersuchung begrenzen lässt, gilt somit 

auch für die digitale Radiografie mit dem FKD. Bei unseren eigenen Mes-

sungen lässt sich also die zunächst erhöhte Streustrahlendosis bei komplett 

aufgeblendeten Tiefenblenden in der ersten Messung durch das größere 

Nutzstrahlenfeld des FKD mit 44,2 cm² gegenüber dem kleineren Nutzstrah-

lenfeld des RBV mit 40 cm Durchmesser erklären. Allerdings muss beim 

FKD bei der weiterhin erhöhten Dosis nach Kollimation auf 19 x 24 cm² nach 

einer anderen Erklärung gesucht werden. Beide Geräte verwenden den glei-

chen Streustrahlenfilter aus Tantal zur Reduktion der Oberflächendosis am 

Patienten (Miyazaki et al., 2003; Fukunishi et al., 2002). Des Weiteren wurde 

in der zweiten Messung die Belichtungsautomatik deaktiviert, um mit festen 
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Belichtungsparametern zu messen. Als Grund für die Dosisunterschiede und 

insbesondere die Streustrahlendosis in den peripheren Organen kann ein 

unterschiedlicher Brennfleck der Röntgenröhre ausgeschlossen werden. 

Beide Geräte sind mit der gleichen Röntgenröhre ausgestattet. Bei den vor-

gegebenen Parametern wurde an beiden Röhren der große Brennfleck mit  

1 mm² angesteuert. Eine unterschiedlich ansprechende Messkammer könnte 

vorliegen, allerdings sind auch hier wiederum beide Geräte mit einem Foto-

multiplier ausgestattet, der die einfallende Strahlung nach dem gleichen 

Prinzip misst. Eine möglicherweise abweichende Positionierung des Phan-

toms kann hier Einfluss auf das vorliegende Ergebnis gehabt haben. Eine 

lagerungsbedingte Schwankung hätte in diesem Fall auch durch Variationen 

der Messergebnisse am RBV auffällig werden müssen. Allerdings korrelieren 

unsere Wiederholungsmessungen an beiden Geräten eng miteinander.  

Organdosen lassen sich mit Hilfe von Berechnungen am mathematischen 

Modell (Drexler et al., 1993) oder durch die direkte Messung (DIN, 1980; Hu-

da und Sandison, 1984; ECR, 2000) ermitteln. Eine zeitaufwändige, heutzu-

tage jedoch die gebräuchlichste Methode zur wissenschaftlichen Dosismes-

sung ist die Thermolumineszenz-Dosimetrie (TLD) an anthropomorphen 

Phantomen. Methodenbedingt sind hier Dosisunterschiede von ± 10% bis in 

Extremfällen sogar von ± 30% möglich. Diese Schwankungen treten sowohl 

bei berechneten Organdosen als auch bei gemessenen Werten auf. Sie 

sprechen somit weder für noch gegen eine der verwendeten Methoden. Do-

sismessungen werden durch viele unterschiedliche Faktoren bestimmt. Ne-

ben den variablen Untersuchungsparametern ist die Dosis auch vom Gerä-

temodell und dem untersuchten Körper abhängig.  

Die resultierenden Abweichungen der Dosis in unseren Versuchsaufbauten 

liegen somit im Rahmen der in der Literatur beschriebenen Abweichung und 

weisen auf konstante mittlere Dosisdifferenzen hin, die weitgehend unab-

hängig vom Gerät und der Lagerung sind. 
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4.4 Bildqualität  

Die Hypothese H 20 kann nicht angenommen werden: 

„Die maximale optische Auflösung, wiedergegeben durch die Anzahl der 

Linienpaare, ist ohne Verwendung von Vergrößerungstechniken mit dem 

FKD gleich der des RBV.“ 

 

Die optische Auflösung am Bleistrichraster des Prüfkörpers liegt deutlich ü-

ber der des RBV. Dieses Ergebnis spiegelt sich in zahlreichen Veröffentli-

chungen zur digitalen Radiografie wider, welche digitale mit konventionellen 

Bildempfängersystemen der Durchleuchtung miteinander vergleichen (Srini-

vas und Wilson, 2002; Chida et al., 2004; Grewal et al. 2005; Seibert, 2006). 

Gerade im direkten Vergleich erzeugen digitale Bilderzeugungssysteme trotz 

nominell gleicher optischer Auflösung durch die direkte Konversion der 

Röntgenquanten in elektrische Ladung einen anderen Bildeindruck. Das pri-

mär digitale Bildsignal erzeugt im menschlichen Auge einen schärferen Bild-

eindruck. Ursache hierfür ist das digital vorliegende Signalprofil, in dem ein 

quadratisches Dichtenprofil eines Untersuchungsgegenstands auch mit ei-

nem praktisch senkrechten Signalanstieg an dessen Kante einhergeht. Dem 

gegenüber entsteht im analog erzeugten Bild, das erst im Rahmen der weite-

ren Bildverarbeitung digitalisiert wird, durch die Konversionsalgorhythmen 

ein geringer Informationsverlust. Dieser Informationsverlust führt in der Bild-

erzeugung beim gleichen Untersuchungsgegenstand zu einem sinusförmi-

gen Signalanstieg an dessen Kante. Dies führt in der Bildwahrnehmung des 

Betrachters zu einem unschärferen Bildeindruck (Seibert 2004). Bei der ver-

gleichenden Betrachtung von Aufnahmen des Bleistrichrasters am RBV und 

dem FKD wird dies ganz besonders deutlich. 

 

Durch eine Reduktion der maximal möglichen Auflösung auf ein mit dem 

RBV vergleichbares Niveau lässt sich das mAs-Produkt reduzieren. Diese 

Einsparung mag beim klinisch vorliegenden Patientengut zwar gering sein, 

da eine ausreichende Durchdringung des Körpers mit Röntgenstrahlung zur 

Bilderzeugung erfolgen muss, aber der verantwortliche Umgang mit Rönt-

genstrahlen gebietet den sparsamen Umgang mit Strahlung.  
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Diese mögliche Reduktion bis auf das Niveau des diagnostisch Ausreichen-

den ist sowohl an statischen Aufnahmen des Thorax und dem muskuloske-

lettalen Bereich sowie auch in Bereich der Koronarangiografie bewiesen 

worden (Ganten et al., 2002; Volk et al., 2004; Peer et al., 2001; Strotzer et 

al., 2002). Erfahrungen bei Durchleuchtungsuntersuchungen des oberen 

Gastrointestinaltraktes von Erwachsenen liegen zum Zeitpunkt der Untersu-

chung nicht vor. 

 

 

4.5 Schlussfolgerung 

 

Der bewusste Umgang mit Röntgenstrahlen sowie eine auf das Wesentliche 

fokussierte Untersuchungstechnik durch Einschränkung der Anzahl der Auf-

nahmen stellen die größte Möglichkeit dar, Dosis einzusparen. Wie wir in 

unserer eigenen Untersuchung zeigen konnten, sollte eine grundlegende 

Maßnahme hierbei die konsequente Einblendung des Nutzstrahlenfeldes 

sein.  

Die Reduktion der Dosis durch verkürzte Durchleuchtungszeit mit gepulster 

Röntgenstrahlung ist eine weitere Methode zur Dosisreduktion. Sie rückt hier 

an zweite Stelle (Chida et al., 2006; Kuon et al., 2005).  

 

Gerade die FKD mit ihrem großen Dynamikumfang verleiten den anwenden-

den Arzt zu unnötig hoher Strahlung (Parry et al.,1999, Spahn, 2005). Dem 

sollte stets das ALARA-Prinzip (As Low As Reasonably Achievable) entge-

genstehen.  

 

Eine weitere Methode zur Dosisreduktion könnte in der Reduktion der Bild-

qualität durch Reduktion der Strahlenexposition liegen. Da dem Anwender 

wenig Eingriffmöglichkeiten in die Automatismen der Belichtungsautomatik 

gegeben sind, sollen die Gerätehersteller zunehmend gefordert werden, in 

enger Zusammenarbeit mit den Klinikern einen optimalen Kompromiss zwi-

schen notwendiger Strahlenexposition und Bildqualität herzustellen (Seibert, 

2006; Huda 2004). 
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5 Zusammenfassung 

 

Die direkte Umwandlung von Röntgenquanten in digitale Bildsignale mittels 

Festkörperdetektoren stellt den aktuellen Stand der Entwicklung in der Rönt-

gentechnik dar. Gegenstand der aktuell kontrovers geführten Diskussion ist 

die Möglichkeit, durch die digitale Technik Dosis zu sparen. Wir wollten mit 

unserem Versuchsaufbau einen Vergleich der Dosis an zwei bis auf das De-

tektorsystem identischen Durchleuchtungssystemen darstellen. Wie verhält 

sich die Dosis bei Messungen mit dem Festkörperdetektor (FKD) im Ver-

gleich zu einem konventionellen Röntgenbildverstärker-System (RBV) bei 

besonders übergewichtigen Patienten? Zur experimentellen Dosisbestim-

mung verwendeten wir ein mit Thermolumineszenz-Dosimetern bestücktes 

Alderson-Rando-Phantom. Es ist in unseren Messungen im Vergleich zwi-

schen den Durchleuchtungsgeräten zu signifikant unterschiedlichen Strah-

lenexpositionen gekommen. Insgesamt konnte in allen Organregionen und 

an beiden Geräten eine effektive Dosisreduktion durch Kollimation erzeugt 

werden. Eine höhere Dosis im Untersuchungsgebiet (p < 0,001) wurde am 

Festkörperdetektor nachgewiesen. Bei den Streustrahlendosen in der Peri-

pherie liegen die erfassten Dosen erst nach Kollimation am Festkörperdetek-

tor unter denen der RBV-Einheit (p = 0,008). Der Einsatz eines Festkörper-

durchleuchtungssystems stellt also per se keine direkte Maßnahme zur Do-

sisreduktion dar. Er eröffnet vielmehr die experimentelle Möglichkeit, unter 

Verzicht der z.T. deutlich höheren optischen Auflösung Dosis einzusparen.  
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7 Anhang 

 

7.1 Abbildungsverzeichnis 

Abb. 1: Schematischer Aufbau einer Röntgenröhre  

 (nachgezeichnet - Wikipedia 2005) 

Abb. 2: Röntgenstrahlenspektrum mit Tantalzusatzfilter  

  (Quelle Toshiba Medical Systems, Japan 2005) 

Abb. 3: Reduktion der Streustrahlen mit Tantalzusatzfilter  

  (Quelle Toshiba Medical Systems, Japan 2005) 

Abb. 4:  Prinzip des elektro-direkten FKD 

Abb. 5:  Prinzip des opto-direkten FKD 

Abb. 6: Prinzip der konventionellen Röntgenbildverstärker-Radiografie  

Abb. 7: Durchleuchtungseinheit Ultimax, (Quelle Toshiba Medical  

 Systems, Japan 2005) 

Abb. 8:  Alderson-Rando-Phantom 

Abb. 9:  Lagerung des modfiziertem Phantoms 

Abb. 10:  Schicht 4, Kopf 

Abb. 11:  Schicht 10, Hals 

Abb. 12:  Schicht 21, Abdomen I 

Abb. 13:  Schicht 22, Abdomen II 

Abb. 14:  Schicht 31, Becken 

Abb. 15: Prüfkörper DIGI-13  

Abb. 16: Prüfkörper ETR-1 

Abb. 17: Glühkurve eines TLD 

Abb. 18:  Bilddokumentation 

Abb. 19:  Messergebnisse für die Region Retina ohne Kollimation 

Abb. 20: Ergebnisse für die Region Retina mit Kollimation 

Abb. 21: Ergebnisse für die Region Linse 

Abb. 22:  Ergebnisse für die Region Schilddrüse 

Abb. 23: Ergebnisse für die Region Magen 

Abb. 24: Ergebnisse für die Organregion Ovarien 

Abb. 25: Darstellung des Bleistrichrasters: Links FKD - rechts RBV 
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Tabelle 12:  Statistik für die Organregion Magen mit Kollimation 
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Im Anhang:  
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siseinsparung und Untersuchungen ohne Dosiseinsparung 
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7.3 Tabellen 

Tabelle 18: Dosis (µGy) der TLD in repräsentativen Organregionen nach Aufnahmen in zwei Ebenen  

Schilddrüse*   Magen*    Ovarien*   Retina*  
RBV FKD  RBV FKD   RBV FKD  RBV FKD 
0,39 1,108  8,336 12,312   0,771 0,918  0,209 0,268 
0,348 0,812  7,777 11,16   0,851 1,031  0,237 0,299 
0,43 0,808  8,602 11,704   0,849 1,134  0,32 0,441 
0,512 0,967  10,692 16,834   0,974 1,113  0,304 ,405 
0,475 0,883  12,308 16,678   1,653 1,793  0,256 0,438 
0,479 0,86  13,106 19,797   1,26 1,301  0,265 0,404 
0,454 1,008  15,269 22,206   1,741 1,939  0,2 0,28 
0,442 1,25  17,771 26,259   1,428 1,534  0,18 0,229 
0,362 0,797  19,518 19,969   1,782 1,256    
0,349 0,713  13,089 14,514   1,93 1,276    
0,427 0,801  11,494 12,957   2,048 1,434    
0,443 0,874  22,375 25,097   2,093 1,453    
0,38 0,767  16,024 19,401   1,911 1,224    
0,352 0,672  25,655 31,39   1,39 0,87    
0,339 0,697  23,838 28,591   2,04 1,275    
0,336 0,764  23,936 29,03   1,522 0,992    
   8,56 12,663   10,067 14,432    
   11,499 16,445   10,697 16,457    
   15,96 22,408        
   13,044 21,476        
   18,273 28,334        
   18,968 25,913        
   24,961 23,54        
   21,988 22,033        
   19,459 20,503        
   28,436 28,814        
   25,177 28,668        
   36,796 41,899        
   36,784 42,351        
   30,378 33,334        
 P < 0.0001+   p < 0.0001+    p < 0.038+   p < 0.0006+ 

*die Wiederholungsmessungen sind nicht separat aufgeführt, da sie in hoher Korrelation zueinander stehen (R2 RBV = 89,3%; R2 FKD = 94,9%, p < 0.0001) + verbundener t-Test 
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Tabelle 19: Ausführliche Gegenüberstellung von Untersuchungen mit Dosiseinsparung und Untersuchungen ohne Dosiseinsparung 

Untersucher 
 

Veröffentlichungs- 
datum  

Zeitraum des  
Vergleichs 

Vergleich FKD  
mit: 

Dosiseinsparung  
durch den FKD Art des FKD 

Art der  
Aufnahme 

Untersuchungen mit Dosiseinsparung:        

Volk et al. 2003 2000-03 
Film-
Foliensystem 0-50% a-Si indirekt 

Muskoloskeletal  
und Thorax 

Chida et al. 2004 2004 RBV ca. 50% a-Se und a-Si Kardiovaskulär 
Ullmann et al. 2005  CR besser DR Thorax  

Ganten et al. 2003  
CR und Film-
Foliensystem ca. 50% a-Si indirekt Thorax  

Srinivas und 
Wilson 2002  RBV 20-27% DR Kardiovaskulär 
Volk et al. 2004 2000-03 CR und DR ca. 50% a-Si indirekt Thorax  
Uffmann et al. 2005  CR 45-65% a-Si indirekt Thorax  
Uffmann et al. 2004  CR 17-45% a-Si indirekt Phantom  
Jansson et al. 2006  CR 70% DR Phantom  
        
Untersuchungen ohne Dosiseinsparung:        
Bernhardt et al. 2004  CR  a-Se Phantom  
Monnin et al. 2005  CR  a-Se Phantom 
Metz et al. 2005  CR    DR Phantom  
Grewal et al. 2005  RBV  a-Si Kardiovaskulär  
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