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1. Einleitung 
 

1.1. Einführung in die Problematik 

 

In der Radiologie fallen im Zuge der Digitalisierung der Bildverarbeitung, durch neue 

Erfassungsmethoden von Patientendaten und durch neue Methoden der Befundung 

(Spracherkennung) zunehmend größere Datenmengen an [1]. Diese Daten werden nicht mehr in 

konventionellen (Bild)-Archiven, sondern in elektronischen Datenbanken archiviert und mit 

Datenmanagementsystemen verwaltet. Den bekannten digitalen Bildern aus 

Computertomographie, Magnetresonanztomographie, Sonographie und Angiographie folgten 

Speicherfoliensysteme in der Projektionsradiographie und in den letzten Jahren die 

Direktdetektorradiographie. Trotz der vielfältigen Vorteile im Arbeitsablauf, in der 

Archivierung, im Umweltschutz und Materialverbrauch durch den Verzicht auf konventionelle 

Bilder werden auch Nachteile deutlich, da die steigende Datenmenge, die rasante Entwicklung 

der erforderlichen Hardware und nicht zuletzt die gesetzlichen Voraussetzungen (RöV) andere 

zum Teil kostenintensive Probleme aufwerfen [2-8]. Die Problematik der großen Datenmengen 

wird insbesondere beim Transfer der Daten über eigene oder öffentliche Netze evident.   

Die Mammographie (Röntgenuntersuchung der Brustdrüse zur Erkennung von Brustkrebs), 

insbesondere in Screening-Programmen, ist in dieser Beziehung eine Herausforderung, da hier 

an die Bildqualität die höchsten gesetzlichen Anforderungen geknüpft sind und in der 

Mammographie die Datenmenge pro Bild am größten ist. Die vorliegende Arbeit beschäftigt sich 

daher mit den Möglichkeiten zur verlustbehafteten Datenkompression in der Mammographie 

unter besonderer Berücksichtigung der Teleradiologie. 

 

1.2.  Mammographie 

 

Eine Mammographie ist eine Röntgenuntersuchung der Brustdrüse zur Erkennung von 

Brustdrüsenkrebs. Prinzipiell kann eine Mammographieuntersuchung „analogen“ Geräten mit 

Film-Folienkassetten oder „digitalen“ Geräten durchgeführt werden. Bei digitalen 

Mammographiegeräten wird zwischen Speicherfoliensystemen, Slot-Scan-Systemen und „direkt 

digitalen Systemen“ mit einem sogenannten „Flat-Panel“-Detektor unterschieden. Der Aufbau 
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einer direkt digitalen Mammographie unterscheidet sich von anderen Mammographiemethoden 

im Wesentlichen durch den Detektor, der die herkömmliche Film-Folienkassette ersetzt.  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Ein digitales Mammographiegerät unterscheidet sich zunächst äußerlich meistens nur gering von 

herkömmlichen konventionellen Mammographiesystemen (siehe auch Abbildung 1 des in der 

vorliegenden Arbeit verwendeten Mammographiesystems). Diese Geräte werden oft auch 

„Digitale Vollfeldmammographie“-Geräte genannt, um sie von den ersten digitalen 

Mammographiegeräten mit CCD-Fotosensor (Charge-Coupled-Device) zu unterscheiden, die 

heute nur für Interventionen (Stereotaxie) eingesetzt werden und aufgrund der bauartbedingten 

Größe nicht die ganze Brust abbilden können.  

 

Abbildung 1: Mammographiegerät Senogaphe 2000D, mit freundlicher 

Genehmigung der Firma GE-Healthcare, Schweiz. 
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1.2.1.  Ablauf der Mammographie 

 

Der Ablauf der Mammographie ist prinzipiell für alle Systeme gleich: Die Brustdrüse wird mit 

einer Kompressionsvorrichtung auf die Platte des Detektorfeldes (oder der Filmkassette) gerückt 

(siehe Abbildung. 2). Die Dicke der Brust ist mitentscheidend für die Strahlenabsorption und 

schlußendlich für die Bildqualität. Je dünner die Dicke der Brust ist, umso weniger Strahlung 

wird benötigt um diese zu durchstrahlen und umso besser das resultierende Bild [10]. Die 

Kompression der Brust erfolgt normalerweise in 2 Ebenen, um eine räumliche Zuordnung von 

Befunden durchführen zu können (sog. „cc-Aufnahme“ im craniocaudalen und sog. „mlo-

Aufnahme“ im mediolateral-obliquen Strahlengang) [11].  

 

Abbildung 2: CC-Kompression und mlo-Kompression. 

 

Bei dem in dieser Studie verwendeten direkt digitalen Mammographiegerät gibt es drei 

Wahlmöglichkeiten für die Strahlenqualität, die über die Anoden/Filterkombination hergestellt 

wird: Mo/Mo, Mo/Rh, Rh/Rh (Mo=Molybdän, Rh=Rhodium). Die Kombination dieser 

Materialen führen zu unterschiedlichen Energiespektren, die in der Routinemammographie für 

die optimierte Darstellung unterschiedliche Brustdichten und Brustdicken genutzten werden [12, 

13]. Die Rh/Rh- Anoden/Filterkombination verlagert das Röntgenspektrum in höhere 

Energiebereiche für dichtere und dickere Mammae; bei einer dünneren oder weniger dichten 

Brust wird die Anoden-Filterkombination Mo/Mo verwendet. Die modernen 
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Mammographiegeräte verfügen über eine automatische Anpassung der optimierten Anoden-

Filterkombination sowie der Röhrenstromstärke (mAs) und der Röhrenspannung (kV). Dieser 

Vorgang wird „Automatische Optimierung der Parameter“ oder kurz AOP genannt. Die 

„Messkammer“ im Detektor, die bei den direkt digitalen Mammographiesystemen entweder aus 

dem gesamten Detektor oder aus einer „virtuellen Messkammer“ eines Detektorareals bestehend, 

bestimmt im Normalfall automatisch die Expositionsdauer, die Strahlungsenergie und die 

Anoden/Filterkombination. Mit dem Expositionsende wird die Brust automatisch aus der 

Kompression wieder freigegeben. Der Vorgang wird gewöhnlich für dieselbe Brust in einer 

zweiten Ebene wiederholt. So erhält man pro Patientin/Patient 4 Aufnahmen (siehe auch 

Abbildung: 3).  

 

  

Abbildung 3: Digitale Mammographieaufnahmen beider Brustdrüsen in 2 Ebenen (oblique und 

craniocaudal jeweils der rechten und linken Brust). 
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1.2.2.  Bilderzeugung und Bilderfassung 

 

Grundsätzlich sind für die Mammographie die analoge Mammographie, Speicherfoliensysteme 

und die „direkt digitalen“ Systeme zugelassen. Die analogen Systeme werden durch die weniger 

kosten- und wartungsintensiven digitalen Systeme mehr und mehr vom Markt verdrängt [14-16] 

zu dem sie relativ einfach auf Speicherfoliensysteme umzurüsten sind. Die direkt digitalen 

Systeme wiederum gliedern sich in Slot-Scan-Geräte und Flat-Panel-Geräte. Das einzige zur Zeit 

am Markt befindliche Slot-Scan-Gerät ist ein „Photonenzähler“ mit einem Detektor auf der Basis 

von amorphem Silizium. Flat-Panel-Geräte gibt es am Markt mit Detektoren auf der Basis von 

amorphem Silizium und Selen. Geräte mit CCD-Chips werden in der Stereotaxie und Slot-Scan-

Detektoren eingesetzt [17, 18].  

 

1.2.3.  Speicherfoliensysteme 

 

In den Speicherfoliensystemen wird auf der Speicherfolie durch den Röntgenstrahl ein latentes 

Bild erzeugt. Die energieangehobenen Elektronen auf der Phosphor-Folie werden im separaten 

Auslesegerät (Reader) mit einem Laserstrahl wieder in ihren energetischen Ausgangspunkt 

zurückgebracht und emittieren dabei blaues Licht. Dieser Photoeffekt wird über einen 

Photomultiplier (Teilchendetektor) verstärkt und in elektrische Impulse umgewandelt. Zum 

Auslesen wird die Folie aus der Kassette herausgeholt, nach dem Lesevorgang mit weißem Licht 

gelöscht (geblitzt) und wieder in die Kassette gelegt. Dieser Vorgang wird im Reader 

vollautomatisch vollzogen. Von der Mammographie bis zum Bild vergehen daher einige 

Minuten bevor entschieden werden kann, ob das Bild mangelfrei ist.  

Die Speicherfolien in der Mammographie sind hochauflösend mit einer Abtastrate bis zu 20 

Pixeln pro mm entsprechend einer Pixelgröße von 50 μm (FCR 5000MA, Fuji, Tokio, Japan 

2001) [19]. Damit erreichen diese Folien eine Ortsauflösung von 10 Linienpaaren/mm. Die 

maximal mögliche Dicke der Speicherfolie bedingt die im Vergleich zu den Festdetektoren eher 

schlechtere DQE [20] (Detective Quantum Efficiency: Quantenwirkungsgrad – siehe auch 

Kapitel 1.3.2.), die durch das doppelseitige Auslesen im Vergleich zu den einseitig auslesbaren 

Folien verbessert wurde. Nachteile der Speicherfoliensysteme im Vergleich zu volldigitalen 

Geräten sind neben der längeren Auslesezeit eine verbleibende Anfälligkeit der Folien für 

Staubpartikel und mechanische Schäden durch das wiederholte Auslesen im Reader. Sie 

unterliegen einem Alterungsprozeß der, je nach Nutzung, den Austausch der Folien erfordert. 
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1.2.4.  Festdetektoren 

 

Diese Bildempfänger sind im Mammographiegerät fest eingebaut – integriert. Im Detektor wird 

die einfallende Strahlungsenergie detektortypisch in elektrische Signale umgewandelt und an den 

Bildprozessor weitergegeben. Das erzeugte Bild wird anschließend am Kontrollmonitor sichtbar 

und kann auf Bildmängel hin betrachtet werden. Falls notwendig (z.B. bei Fehlpositionierung 

oder Bewegungsunschärfe) wird die Aufnahme wiederholt. Ist die erste Qualitätskontrolle 

positiv, dann wird das digitale Bild ins Archiv und/oder auf eine Mammographie-

Befundungsworkstation geschickt.  

Es gibt verschiedene Detektortypen, die sich sowohl im Aufbau, als auch in der Menge der 

erzeugten Daten unterscheiden. Die Umwandlung der Röntgenstrahlung in elektrisch 

verwertbare Signale kann dabei mit oder ohne einen Zwischenschritt über Licht 

(Szintillatormaterial) erfolgen. Die Detektoren ohne zusätzlichen Szintillator wandeln die 

Röntgenstrahlung direkt in ein elektrisches Signal um. Hier nutzt man die Eigenschaft von Selen 

oder (seltener) Siliziumdioxid von Elektronen unter Anregung mit Röntgenstrahlung abzugeben. 

Diese Elektronen werden in einem Kondensator gespeichert und elektronisch ausgelesen. Bei 

Detektoren mit zusätzlichem Szintillator (bei dem in dieser Studie verwendeten Gerät einer 

Schicht aus Cäsiumjodid) wird die Strahlung zunächst in sichtbares Licht, dann in elektrische 

Signale umgewandelt [21, 22].  

Eine Sonderform ist der Slot-Scan-Detektor, hier wird der Röntgenstrahl zu einem Fächer 

kollimiert und tastet synchron zu einem Zeilendetektor über die Brust. Der 

Quantenwirkungsgrad (DQE) liegt bei diesem Photonenzähler laut Herstellerangaben (Sectra 

Imtec, MicroDose, Linköping, Schweden 2006) über den von anderen Mammographiesystemen. 

Die Siliziumkristallschicht des Zeilendetektors ist hier in 50µm große Bildelemente unterteilt, 

entsprechend einer Pixelgröße von 50µm. Die Auflösung erreicht bei einem Feld von 24 x 26 cm 

24,96 Megapixel. Die Datengröße bei solchen Slot-Scannern liegt bei etwa 46 Mbyte pro Bild 

[23]. 

CCD (Charge Coupled Devices) – Detektoren haben sich wegen ihrer bauartbedingten Größe 

(ca. 5 x 5 cm große Siliziumscheibe) und den technischen Problemen diese aneinander zu 

koppeln nicht für Vollfeldmammographiegraphiegeräte durchgesetzt. Dies gilt auch für den 

Mosaik-PDBI-Detektor aus 12 CCD-Einheiten, der mit 12,5 lp/mm die höchste Ortsauflösung 

erreichte. Allerdings ist laut Presseberichten ein 30 cm Einkristall-CCD-Sensor von Texas 
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Instruments, Richardson, Dallas/Texas ab Ende 2010 in der Fertigung, der das 

Kopplungsproblem der bisherigen Systeme allein durch seine Größe lösen könnte  [24].  

Auch Festdetektoren unterliegen Alterungsprozessen. Niederenergetische Strahlung hat hierbei 

einen beschleunigenden Einfluß [24].  Mit der Alterung steigen die a priori vorhandenen Pixel- 

und Clusterfehler an. Es kann zu kompletten Ausfällen von Zeilen oder Spalten kommen 

(Zerstörung der Chips on Board durch verschiedene Einflüsse – nicht zuletzt durch die Strahlung 

selbst). Anstieg des Dunkelstromes (Rauschen durch die spontane Bildung von Ladungsträgern 

z.B. durch Wärme) und des Lags (Nachleuchten, in der Medizin auch Ghost (-Bild)) mit 

veränderten Entladeverhalten der Dünnschichttransistoren (TFT’s). 

 

1.2.5.  Vorteile der Digitalen Mammographie 

 

Seit ungefähr zehn Jahren nimmt die digitale Mammographie in der Mammadiagnostik einen 

immer größeren Stellenwert ein [14, 26, 27]. Der Wandel von der analogen zur digitalen 

Mammographie vollzog sich langsamer als bei anderen radiologischen Anwendungen, bedingt 

durch die vergleichsweise höheren Investitionskosten und die hohe Anforderung an die 

Bildqualität [3, 28, 29].  Mehrere Studien haben aber gezeigt, daß die Spezifität und Sensitivität 

gegenüber der konventionellen Mammographie mindestens gleichwertig oder insbesondere bei 

dichtem Drüsengewebe besser sind [30-37]. Ein wesentlicher Vorteil der digitalen 

Mammographie ist ein besseres Bildmanagement beispielsweise bezüglich der einfacheren und 

weniger personalintensiven Speicherung bzw. Archivierung der Bilddaten oder bei 

telemedizinischen Anwendungen [38]. Die schnelle Verfügbarkeit des Bildes bringt Vorteile im 

gesamten Ablauf der Untersuchung. Besonders hervorzuheben ist die Zeiteinsparung bei 

Interventionen in der Mammographie oder bei speziellen Zusatzaufnahmen. Darüber hinaus 

bietet sie Kosteneinsparungen, insbesondere bei hohem Patientinnendurchsatz, wenn keine Filme 

mehr ausgedruckt werden und die Aufnahmen direkt am Monitor befundet werden sogenanntes 

„Soft copy reading“ [39-42]. Ebenfalls vorteilhaft ist, daß die digitalen Mammographiesysteme 

zumeist mit weniger Strahlenexposition für die Patientinnen auskommen [43 - 45]. (siehe auch 

Abbildung 4). Schließlich gibt es in der digitalen Mammographie ein vielversprechendes 

Innovationspotential für Anwendungen wie CAD (Computer Assistierte Diagnose) [46, 47, 48], 

digitale Tomosynthese [49, 50], Kontrastmittelmammographie [51-53].  
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Abbildung 4: Schematisches Beispiel des Zusammenhanges von Dosis und Bildschwärzung anhand der 

Gradationskurven (Hurter-Driffield-Kurve) für Film und für Detektoren. Die dunkelgrüne Kurve entspricht 

der typischen Schwärzungskurve des Filmes. Die blaue Gerade entspricht der Empfindlichkeit des Detektors. 

 

Die Abbildung 4 zeigt den Zusammenhang zwischen optischer Dichte und Dosis für analoge und 

digitale Systeme graphisch auf. Die blaue Gerade entspricht der Empfindlichkeit des Detektors 

wobei das Verhältnis der optischen Dichte der einfallenden Strahlung direkt proportional ist 

(lineare Kennlinie der digitalen Detektoren). Filmsysteme dagegen haben eine steil verlaufende 

sigmoide Kennlinie mit Schleier, Fuß, geraden Anteil, Schulter und Solarisation. Im Vergleich 

ist die für den Film nutzbare Röntgendosis eng auf den geraden Anteil der Kurve begrenzt 

(grünes Feld). Der Dynamikbereich (Dosisbereich, den der Detektor ohne Unter- oder 

Übersteuerung in ein Ausgangssignal umsetzten kann) ist für die digitalen Geräte  viel größer 

(rote gestrichelte Linien), als für Film. Hat man bei geringer Dosis bereits ein brauchbares 

digitales Bild, so reicht für den Film die Schwärzung noch nicht aus. 

 

1.2.6.  Nachteile der Digitalen Mammographie 

 

Die großen Datenmengen, die in der digitalen Mammographie anfallen, können Probleme 

aufwerfen [54]. Neuere Geräte benötigen durch immer höhere Ortsauflösung einen immer 

größeren Bedarf an Speicherplatz. Durch sie werden Bildarchivierung und Datenübertragung 

erschwert und verteuert, der Bildaufruf im „Soft-copy reading“ verzögert bzw. durch höhere 



 

13 

 

Anforderungen an die Hardware verteuert. In der Literatur besteht eine anhaltende Kontroverse 

darüber, ob eine höhere Ortsauflösung einer Pixelgröße von weniger als 100µm überhaupt 

Vorteile bringt [19, 23, 55 - 58]. Andererseits war zumindest in Deutschland lange Zeit für 

konventionelle Mammographiesysteme eine Ortsauflösung von 7 Linienpaaren/mm 

vorgeschrieben – eine Auflage, die Systeme mit 100 µm Pixelgröße nicht erfüllen. Während die 

technischen Parameter der „Hardware“ bei analogen Mammographiesystemen direkt mit der 

Bildqualität korrelieren, ist dieser Zusammenhang bei digitalen Systemen weniger offensichtlich. 

Dies liegt an der Nachverarbeitung der „Rohdaten“ durch das bildgebende System. Die 

Qualitätskontrolle der Mammographie-Hardware erfolgt an den Rohdaten, z.B. bei der 

Abnahmeprüfung. Der Bildeindruck kann jedoch bei unterschiedlichen Mammographiesystemen 

trotz nahezu identischer Hardware sehr verschieden sein [59, 60].  

Ein weiterer Nachteil der digitalen Mammographie ist, daß der Vergleich mit den 

Voraufnahmen, die häufig nur als „Hardcopies“, d.h. entweder als ausgedruckte Filme oder als 

konventionelle Röntgenaufnahmen vorliegen, erschwert ist. Wenn Bilder direkt nebeneinander 

verglichen werden sollen, können zu diesem Zweck entweder digitale Aufnahmen ausgedruckt 

und am Leuchtkasten betrachtet werden oder die (konventionellen) Filme mit einem Scanner 

digitalisiert werden, um sie am Monitor per „Soft-copy Reading“ zu vergleichen. Beide 

Lösungen bedeuten einen Qualitätsverlust mindestens einer Untersuchung und zusätzliche 

Kosten.  

 

1.2.7.  Bildqualität  

 

Bei der Bilderzeugung beeinflussen die Größen Rauschen, Kontrast, Auflösung und Schärfe die 

Qualität des Bildes.  

Rauschen wird verursacht durch das Objekt selbst (Dicke und Dichte, „anatomisches 

Rauschen“), die Strahlendosis und –Art („Quantenrauschen“) und das Systemrauschen 

(„elektronisches Rauschen“). Der Kontrast wird beeinflußt durch das Objekt selbst (Dicke und 

Dichte), die Art der Strahlung (Strahlenqualität) und die Modulation des Detektors. Die Schärfe 

wird beeinflußt durch das Objekt selbst (Bewegungsunschärfe, geometrische Unschärfe), 

Kontrast und Auflösung (Verzerrungen, Objekttrennung) des Detektors und die Fokusgröße als 

auch die Strahlenrichtung. Hierbei wird klar, daß diese Größen nicht unabhängig voneinander 

betrachtet werden können [61 - 69]. 
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Abbildung 5: Physikalisch meßbare Einflußgrößen der Bildqualität. 

 

 

1.2.8. Qualitätskontrolle 

 

Die Qualität der Mammographie unterliegt strengen gesetzlichen Anforderungen. Um die Frauen 

nicht einer unnötig hohen Strahlenexposition auszusetzen, werden die Mammographiegeräte in 

regelmäßigen Abständen einer Konstanzprüfung unterzogen (näheres regelt der §16 Abs. 2 und 3 

RöV). Die für die Diagnostik zulässige Bandbreite der Dosis liegt zwischen einem nicht mehr zu 

tolerierenden Bildrauschen und der gesetzlich oberen Begrenzung der Dosis, wie sie in PAS 

1054 festgeschrieben ist (Einfalldosis ≤ 10 mGy, mittlere Parenchymdosis ≤ 2,5 mGy).  

Grundsätzliches Ziel ist es, bei guter Aussagekraft des Bildes, die Strahlendosis möglichst klein 

zu halten. 

Für die Überprüfungen stehen verschiedene Prüfkörper zu Verfügung. Seit Januar 2007 ist 

jährlich das Kontrastauflösungsvermögen in Screeningeinheiten mit dem Prüfkörper 

entsprechend der „European guidelines for quality assurance in breast cancer screening and 

diagnosis“ durchzuführen [70-73]. Es handelt sich hierbei um das sogenannte PAS-Phantom und 

das CDMAM-Phantom (siehe Abschnitt "Material und Methoden"). Das CDMAM ist ein 

Niedrigkontrastphantom und ist auch in dieser Arbeit verwendet worden. 
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1.3. Teleradiologie / Telemammographie 

 

1.3.1.  Definition und Entwicklung der Teleradiologie 

 

Unter „Teleradiologie“ versteht man im Allgemeinen die Durchführung einer radiologischen 

Bildgebung unter der Verantwortung eines fachkundigen Arztes, der sich nicht am Ort der 

Durchführung befindet. Der verantwortliche Radiologe steht dabei mittels elektronischer 

Datenübertragung mit der anfordernden und durchführenden Stelle in Verbindung. Diese Form 

der Teleradiologie ist in § 2 der Röntgenverordnung definiert und wird als „Teleradiologie nach 

RÖV“ bezeichnet. Für den Spezialfall der „Telemammographie“ im Rahmen des 

Mammographiescreenings ist darüber hinaus im Bundesmantelvertrag definiert, daß der 

verantwortliche Radiologe bei der Erstellung der Mammographieaufnahmen (zumindest 

telefonisch) erreichbar sein muß und innerhalb kürzester Zeit „vor Ort“ sein kann.  

Die dezentral in Screeningzentren oder gar in mobilen Einheiten angefertigten Mammographien 

werden zentral gesammelt, archiviert und dem bzw. den Befunder(n) entsprechend eines 

vorgegebenen strukturieren Arbeitsablaufes zur Befundung (und je nach Konzept dezentral) 

präsentiert. Die Daten sind dabei zentral auf dem „Server“ abgelegt. In Computernetzwerken 

wird von Client-Server Verbindungen gesprochen. Der Server ist ein Rechner, der die Daten und 

Programme im Netzwerk verwaltet und diese an den Client-Rechner, auch Workstation genannt, 

bzw. mehrere Clients, verteilt. Somit macht es für den Betrachter der Bilder keinen Unterschied 

mehr, ob diese zentral oder dezentral erzeugt wurden. 

Die kostenintensive und technisch schwierige Seite bei der Teleradiologie ist die Geschwindigkeit 

des „Heraufladens“ (up-load) der Daten durch den Server, diese Geschwindigkeit ist durch viele 

Faktoren limitiert. Die Upload-Geschwindigkeit ist nicht nur von der Datenmenge und 

Netzwerkauslastung, sondern auch von verschiedenen technischen Faktoren abhängig. Hardware, 

Software und die Netzverbindung müssen aufeinander abgestimmt und letztendlich auch 

gepflegt werden. Zusätzlich sind die Daten gegen Zugriffe von Dritten zu schützen bzw. zu 

verschlüsseln [74]. Der notwendige Datenschutz mit Zugriffsrechten, Verschlüsselungen, 

Codierungen und Decodierungen, führt zu einer weiteren Verlangsamung im System und 

zusätzlich zu einem weiteren Kostenfaktor.  
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1.3.2.  DICOM Standard 

 

Historisch wurde schon im Zuge der ersten Entwicklung bzw. Routinenutzung von digitalen 

Bildgebungssystemen in der Medizin Anfang der 70er Jahre deutlich, daß ein Standard für alle 

Gerätehersteller für den Austausch oder der Speicherung von Daten sinnvoll ist. Als der Bedarf 

insbesondere durch die Entwicklung der Computertomographie immer weiter wuchs, gründete 

1982 das American College of Roentgenology (ACR) und ein Interessenverband von 

nordamerikanischen Geräteherstellen (NEMA – National Electical Manufacturers Association) 

eine Arbeitsgruppe, die einen solchen Standard definieren sollte. Die erste Version dieses 

Standards wurde 1985 veröffentlicht [75]. Die dritte Version von 1993 wurde „DICOM-

Standard“ genannt. Im „Part 5“ dieses Standards werden z.B. aktuell die Datenstrukturen und 

Codierung beschrieben, im „Part 7“ der Nachrichtenaustausch. „DICOM“ steht als Abkürzung 

für „Digital Imaging and Communications in Medicine“. Es handelt sich um einen „offenen 

Standard“, der zum Austausch von Informationen in der Medizin definiert wurde. Der DICOM-

Standard ist heutzutage weltweit als Grundlage von Datenarchivierung bzw. Datentransfer im 

medizinischen Bereich anerkannt. Dieser Standard unterstützt unterschiedliche 

Kompressionsalgorithmen, die z.B. im Mammographiescreening angewendet werden können. So 

auch der in dieser Arbeit verwendete Kompressionsalgorithmus JPEG 2000. 

 

1.3.3.  Netzwerke und Netzwerkgeschwindigkeit 

 

Der zeitliche Rahmen in der Telekonsultation beim Mammographiescreening ist zwar weniger 

kritisch als die Notfallbekundung, deren rechtlicher Rahmen für die Teleradiologie in der 

Röntgenverordnung verankert ist, aber entgegen der relativ kleinen Datenmengen z.B. eines 

Notfall-Computertomogramms des Neurokraniums mit ca. 18 MB (Megabyte)
 

kann die 

Patientenakte einer Mammographiepatientin bis zu 200 MB erreichen [77]. Daraus ergibt sich in 

etwa eine um den Faktor 19 verlängerte Wartezeit. Die tatsächliche Wartezeit ergibt sich aus 

mehreren Komponenten, wobei die langsamste Komponente im System die ausschlaggebende 

ist. Insgesamt ist zu beobachten, daß einerseits die technisch möglichen Übertragungsraten 

immer weiter ansteigen, andererseits die Datenmengen in der Bildgebung allgemein und in der 

Mammographie im besonderen zur Zeit überproportional an (z.B. mehrere Gigabyte) durch eine 

„Tomosynthese“, die schon in einzelnen Screeningeinheiten angewendet wird [49]. Somit macht 

es Sinn, insbesondere für die flächendeckende Screeningmammographie und auch für zukünftige 

Anwendungen, sich mit der Netzwerkgeschwindigkeit zu beschäftigen. 
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Die Geschwindigkeit der Datenübertragung (Bitrate) wird auf der Basis von Bits (Bit = kleinste 

Speichereinheit, bestehend entweder aus einer „0“ oder einer „1“) angegeben. Hier bedeutet im 

Binärkode 1 kbit/s = 1024 Bits/s. In der Datenverarbeitung wird aber häufig die Bezeichnung 

1MB/s auf der Basis von 8 Bit/s verwendet. Hier handelt es sich um das M-fache von 8 Bit/s. 

Der Unterschied in der Angabe der Werte bedeutet, daß 1MB/s achtmal schneller ist als 1Mbit/s. 

Die Datenübertragungsgeschwindigkeit ist abhängig vom Übertragungsmedium, 

Bandbreite/Kapazität, Netzverkehr, Übertragungsmodi, Verstärkung, Bitcodierung, Modulation, 

Qualität, Kompression und ggf. Verschlüsselung. Eine einfache ISDN-Leitung z.B. ermöglicht 

eine Übertragungsgeschwindigkeit von maximal 150kbit/Sekunde (Telekom) [78]. Ein ISDN-

Modem erreicht nur 128kbit/Sekunde mit beiden Kanälen. Mit diesem System, in einer idealen 

Punkt zu Punkt-Verbindung ohne zusätzliche Störungen, würde man auf eine knapp 200MB 

Rohdaten-Mammographie ca. 26 Minuten warten, wenn man das ISDN-Modem als langsamste 

Komponente im System hat.  

Gebräuchliche Telefonie-Technik ist in vielen niedergelassenen Praxen wegen der schnelleren 

Download-Zeiten DSL bzw. ADSL. Tabelle 1 beschreibt die Download-Zeiten bei normalem 

Netzverkehr. Die Upload-Zeiten sind, entsprechend der schlechteren Übertragungsrate, deutlich 

langsamer (bzw. höhere Upload-Raten für die Praxis teurer). 

 

Technik 
max. Download 

(Kilobit/Sek.) 

max. Upload 

(Kilobit/Sek.) 

Download-Zeit 

für 10 MB 

ADSL2+  

 
24.000  3.500   ca. 4 Sek. 

ADSL  

 
12.000  3.500   ca. 7 Sek. 

ADSL2  

 
8.000 1.000 ca. 10 Sek. 

ADSL lite  

 
1.500  5.00  ca. 54 Sek. 

ISDN  

 
64*  64*  ca. 21 Min. 

Tabelle 1: Download-Zeiten bei normalen Netzverkehr. *Down- und Upload teilen sich eine Bandbreite von 

je 64 kbit/s. Bei Kanalbündelung sind 128 kbit/s möglich. [79]  

 

 

In der Screeningmammographie spielen die Upload-Zeiten (Hochladen) eine größere Rolle als 

der Download (Herunterladen), denn das zentrale Archiv muß das Datenmaterial erst auf den 

Server „Hochladen“, bevor es von den Workstations der Befunder „heruntergeladen“ werden 

kann. Die verbreiteten ADSL-Verbindungen sind aber gerade im Upload von Daten langsam. 
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Mit einem ISDN-Multiplexanschluß (Beim Multiplexverfahren werden mehrere verschiedene 

Signale gebündelt oder zeitlich ineinander verschachtelt, um sie ohne gegenseitige Beeinflussung 

simultan und gemeinsam übertragen zu können) erreicht man dagegen einen Datenfluß von ca. 2 

Mbit/Sekunde (Standort Beelitz) und mit einer synchronen Datenpaketübertragung im Glasfaser-

Breitbandnetz lassen sich noch erheblich höhere Datenübertragungsraten erreichen (bis zu 10 

GBit/Sekunde in Glasfasernetzen, das 4-6 Fache wird angestrebt [80, 81]. 

Insgesamt ist man allerdings auf das Zusammenspiel des Netzwerkes mit den lokalen Hard- wie 

auch Softwarekomponenten angewiesen. Normale Festplatten können den Datendurchsatz eines 

Gigabit-LAN gar nicht verarbeiten und verringern somit die Übertragungsgeschwindigkeit auf 

einen Bruchteil (je nach Hersteller und PC internen Konfigurationen erreichen Festplatten 

Schreibgeschwindigkeiten rund 60 MB/s bis 480 MBit/Sekunde [82]. Leistungsfähige 

Glasfaserkabel sind damit für die (bisher) üblichen Hardwarekomponenten überproportioniert 

und machen nur Sinn, wenn viele Teilnehmer das Netz gleichzeitig benutzen. Aus der Sicht einer 

einzelnen Screening-Einheit handelt es sich in diesem Fall um eine unnötige Anschaffung [83]. 

 

1.4.  Bilddatenkompression 

 

In der Teleradiologie und in der Archivierung gilt es mit Datenkompression die Datenmenge 

entscheidend zu verringern. Insbesondere bei der Beachtung der Kosten bleibt die Verkleinerung 

der Datenmengen als sinnvolle Alternative zur Aufrüstung von Hardware.  

Grundsätzlich gibt es die verlustlose und die verlustbehaftete Datenkompression. Mit 

verlustfreier Datenkompression werden die Redundanzen des Bildes reduziert und es lassen sich 

Datenreduktionen mit einem Faktor von 1:2 bis 1:3 erreichen. Der komprimierte Datensatz kann 

ohne (sichtbare) Qualitätsverluste wieder in den Originalzustand versetzt werden [84]. Ein sehr 

bekannter Algorithmus zur verlustfreien Datenkompression ist das sogenannte „ZIP“-Format. 

Phil Kat hat 1989 ein Programm mit dem Namen PKZIP/PKUNZIP eingeführt, um mehrere 

Dateien und das Mitspeichern von Pfadinformationen schnell (zip=speed: Lautsprache) zu 

komprimieren und zu dekomprimieren. Der Vorteil liegt insbesondere in der Möglichkeit 

einzelne Dateien aus der ZIP-Datei zu extrahieren ohne daß der gesamte Inhalt dekomprimiert 

werden muß. ZIP-Dateien eignen sich daher zur Archivierung. Die Software wird als Shareware 

vertrieben und erscheint in abgewandelten Formen unter anderen Namen, z.B. Java JAR-

Dateien, 7-Zip, rzip u.a.. DICOMZIP ist speziell für medizinische Graustufenbilder entwickelt 

worden. Hierbei wird das Bild in zwei „Bit-Anteile“ getrennt, das erste Bild besteht aus der 
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Information in den höchsten Bitebenen (erkennbares Bild) und das zweite Bild enthält die 

Information der niedrigen Bitebenen (Rauschen). Das Bild mit den hohen Bit-Anteilen wird 

verlustlos mit dem LZW-Kodierverfahren (benannt nach den Entwicklern Lempel, Ziv und 

Welch) komprimiert und das „Bildrauschen“ mit JPEG verlustbehaftet komprimiert. Die 

mögliche Kompressionsrate bis 1:15 schwank durch den Bildinhalt. Je höher der Bildanteil in 

den niedrigen Bitraten (Rauschen), desto höher ist die Kompressionswirkung [85] 

Die Lauflängenkodierung RLE ist ebenfalls ein in DICOM integriertes verlustloses 

Kompressionsprogramm. Das Bild wird Zeile für Zeile abgetastet und die Häufigkeit eines 

bestimmten Grauwertes festgehalten. Auf diese Weise können Zeilenanteile mit dem Selben 

Grauwert sehr gut komprimiert werden. Besonders geeignet sind Bilder, die viel Schwarz z.B. in 

den Randbereichen enthalten, wie CT oder MRT-Bilder [86]. 

Die verlustbehaftete Datenkomprimierung ist wesentlich wirksamer in der Kompression der 

Datenmenge aber sie verliert dabei Informationen. Eine Wiederherstellung des 

Ursprungzustandes ist unmöglich. Es sind Datenreduktionen im Faktor 1:100 oder mehr 

machbar, allerdings ist die Frage wie sinnvoll eine solche Komprimierung ist, wenn der 

Bildinhalt durch Überkompression nicht mehr brauchbar wird.   

Die verlustfreie Datenkompression ist in der Medizin etabliert. Um den Speicherplatzbedarf und 

die Übertragungsgeschwindigkeit signifikant zu verbessern, wird allerdings eine Kompression 

von Mammographien von mindestens 1:10 (1:15) gefordert [87] was nur mit verlustbehafteter 

Datenverkleinerung möglich ist. Die Methoden der verlustbehafteten Kompression nutzen dabei 

aus, daß der Informationsgehalt der Bilder zumeist größer ist als der medizinische bzw. für das 

menschliche Auge nutzbare Bildumfang. Grundlage ist hierbei „Erhalt der diagnostische 

Aussagekraft“ gemäß RöV §28 (5) 4 der Röntgenverordnung. 

Bekannt ist die verlustbehaftete Kompression, bei der die resultierende Dateigröße mit Hilfe 

eines Kompressionsfaktors vor der Kompression festgelegt wird (Kompression mit 

„Quantitativen Kompressionsfaktor“). Diese Variante berücksichtigt nicht die Komplexität des 

ursprünglichen Bildes. Wird ein hoch komplexes Bild um den Faktor 10 verlustbehaftet 

„zusammengefaltet“ gehen relativ gesehen mehr Informationen verloren, als wenn eine 

„schwarze Fläche“ ohne jegliche weitere Bildinformationen um den Faktor 10 verkleinert wird. 

Der Vorteil der vorhersagbaren Dateigröße hat also den Nachteil, daß die Qualität des 

komprimierten Bildes nicht gut vorhergesagt werden kann. Diese Form der verlustbehafteten 

Kompression (quantitative Kompression) ist bereits auf spezielle Fragestellungen wie die 
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Erkennbarkeit von Tumoren, Mikrokalk und CAD-Systemen, sowohl in phantom- als auch 

befunderbasierte Studien untersucht worden [48, 54, 88, 89].  

Die Ergebnisse der Studien kommen zu recht unterschiedlichen Ergebnissen bezüglich der 

Grenze zur Überkompression. Diese Studien berücksichtigen allerdings nicht die 

unterschiedliche Komplexität der Ausgangsdaten. Nicht jedes Bild läßt sich mit gleich gutem 

qualitativem Ergebnis komprimieren. Gerade für Verfahren mit unterschiedlichen, teilweise 

wenig, teilweise hoch komplexen Bildinhalten wie die Mammographie bietet sich daher eine 

andere Form der Kompression an. Hierbei wird über einen Kompressionsfaktor festgelegt, 

inwieweit ein Qualitätsverlust vom Original akzeptiert wird (Kompression mit „qualitativen 

Kompressionsfaktor“). Idealerweise sollte es mit diesem Verfahren möglich sein, den maximalen 

Qualitätsverlust zu bestimmen. Es läßt sich aber nur schwer Vorhersagen, wie groß die 

resultierende Dateigröße ist und ob die Kompressionsrate mindestens den geforderten 1:10 

entspricht. Grade das für die Mammographie so interessante Verfahren der qualitativen 

Kompression, welches in der vorliegenden Arbeit verwendet wurde, ist noch wenig evaluiert. 

 

1.4.1. JPEG und JPEG2000 

 

Es gibt eine für den Laien unübersichtliche Fülle von Rechenalgorithmen, die entsprechend der 

Bedürfnisse der Nutzer angepaßt sind. Zu erwähnen sind hier insbesondere die schnellen 

Algorithmen von Digitalkameras, die erst die massive Verbreitung dieser Geräte und deren 

Bilder möglich gemacht haben. Das bekannteste Verfahren ist hier JPEG. JPEG steht für Joint 

Photographic Experts Group, die es seit 1986 gibt. Diese Arbeitsgruppe hat seitdem diverse 

Standards zusammen mit der ISO-Gruppe generiert (ISO steht für Internationale Organisation für 

Normung, die am 23.02.1947 in Genf ihre Arbeit begonnen hat. Es sind hier mehr als 150 

Länder repräsentiert). JPEG-Bilder brauchen deutlich weniger Platz als Rohdatenbilder. Sie 

haben daher einen Geschwindigkeitsvorteil beim Schreiben auf den Datenspeicher der Kamera. 

Dieses Format ist wegen der frei verfügbaren Spezifikation (Norm ITU T.81 bzw. ISO 10918-1) 

kompatibel. Dieses Speicher- und Komprimierungsformat zerlegt Digitalbilder in kleine Blöcke 

von 8 x 8 Pixel. Gefürchtet sind die durch die Quantisierung entstehenden Blockartefakte. 

Kompressionen bis etwa 1,5-2 Bit/Pixel sind visuell verlustfrei, unter 0,3 Bit/Pixel sind die 

Bilder überkomprimiert und nicht mehr brauchbar. Kompressionsraten von 12 bis 15 sind zwar 

gut zu erreichen aber die Qualität der Bilder hängt stark von der Art der Bilder ab. Rauschen und 

feine regelmäßige Strukturen verhindern stärkere Kompressionsraten. Beim Transport über 
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gestörte Datenverbindungen kann der Verlust eines einzelnen Bits den gesamten im Huffman-

Code erzeugten Datenstrom beschädigen, so daß das Bild vollständig zerstört ist. JPEG-Bilder 

sind nicht idem potent. Das Öffnen und Speichern der Datei führt jedes Mal zu einer 

verlustbehafteten Kompression. Die Beschränkung der Kantenlänge eines JPEG Bildes auf 64k 

Pixel und die Dichteauflösung der Bilder von 8Bit oder 12Bit ist für großvolumige medizinische 

Bilddaten unbrauchbar.  

1997 entstand die Idee einen Nachfolger für JPEG zu konstruieren. Die ISO richtete einen 

Wettbewerb für die Codierung aus. Die diskrete Wavelet Transformation auf der Basis einer 9/7-

Daubechie-Wavelet-Funktion für die verlustbehaftete (lossy) Kompression und eines 

symmetrischen 5/3-Filters für die verlustlose (lossless) Kompression gingen als Sieger hervor. 

Die Ausgangsdaten dieser Transformationen werden dann mit dem von Prof. Taubman an der 

Universität von New South Wales entwickelten EBCOT-Verfahren (Embedded Block Coding 

with Optimized Truncation) in Blöcken organisiert, um so einen Datenstrom aus voneinander 

unabhängigen "Layern" zu erzeugen [90]. Im Dezember 2000 wurde dieser Teil des JPEG-2000-

Standards offiziell verabschiedet [91]. 

Seit 2001 gibt es den frei verfügbaren Kompressionsstandard JPEG2000 (ISO/IEC 15444-1). Er 

enthält die Definition eines Streamingprotokolls (JPIP) und die Fähigkeit Bilder als Stapel zu 

organisieren (Multidokument). Im Gegensatz zum alten JPEG Standard, ermöglicht JPEG2000 

auch die Kompression sehr großer Bilder und erreicht bis 40 %  höhere Kompressionsraten ohne 

visuelle Verluste. Je nach Ursprungsbild sind Kompressionsraten bis zu 1:100 möglich. 

Verlustbehaftete und verlustlose Kompression sind mit der Selben Kodierung möglich. So kann 

das Bild mit maximaler Qualität abgespeichert sein aber der Zugriff auf das Bild kann mit 

verminderter Qualität zugelassen werden. Die progressive Übertragung ermöglicht einen 

schnelleren Bildaufbau bzw. man kann beim Laden des Bildes den zunehmenden Detailaufbau 

betrachten und ggf. die Übertragung beim Erreichen von ausreichenden Informationen 

abbrechen. Komprimiert wird das Bild mit dem Wavelet-Algorithmus mit nachfolgender 

Quantisierung (gruppenweises Zusammenfassen der Wavelets). Das Bild wird durch integrierte 

wiederholte Hochpass- und Tiefpassfilterungen in gleichförmige Bereiche und Detailbereiche 

getrennt (subband-coding). Die Kompression kann so getrennt für diese Bereiche erfolgen und 

auch getrennt decodiert werden. Die Qualität kann auch für Teile des Bildes, beim Codieren und 

Decodieren vorbestimmt werden. Es besteht die Wahlmöglichkeit das Bild in Teilbereichen beim 

Komprimieren in hoher Qualität zu belassen (Region of interest). Bei jedem Kompressionsschritt 

wird die Hälfte der Zeilen und Spalten reduziert. Dies zusammen verkleinert das Bild jeweils um 
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den Faktor vier. Überkomprimierung führt in erster Linie wegen der Rundungsfehler in der 

Quantisierung zu schwammigen Bildern [92]. 

 

In Abbildung 6 ist die Abfolge der JPEG2000-Kompression und Dekompression mit Daubechies 

9/7-Wavelet dargestellt. Die Bildfunktion wird Hochpass (H) und Tiefpass (L) gefiltert und 

jeweils die Zeilen und Spalten verkürzt, d.h. jeder 2. Wert wird gelöscht. Dieser Vorgang kann 

bis zu 32-mal wiederholt werden. Die als Dezimalzahlen vorliegenden Signal-Koeffizienten 

werden quantifiziert und als Integerwerte gespeichert. Dabei werden die Werte gerundet und das 

Intervall auf Null gebildet (Todeszone). Kleine Werte nahe Null werden sehr effektiv 

komprimiert. Die quantisierten Koeffizienten werden als Blöcke von 32 x 32 einzeln kodiert und 

auf Bit-Ebene gespeichert, um mögliche Bildfehler durch Datenverluste zu minimieren. Die 

Dekodierung verläuft umgekehrt [93]. 
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Abbildung 6: Kaskadierte Zerlegung mit der JPEG 2000 Kompression (H steht für Hochpassfilterung, L  

steht für Low/Tiefpassfilterung). Die Dekodierung verläuft umgekehrt.  

 

JPEG2000 ist vollständig in DICOM integriert und setzt sich in der medizinischen 

Bildverarbeitung langsam durch (ISO/IEC JTC1/SC29 WG1). Die in JPEG2000 integrierten 

inkrementalen Progressionsmechanismen unterstützen eine Anpassung der komprimierten 

Bilddaten an eine spätere Verteilung über schmalbandige oder unsichere Leitungen, da es durch 

Bitverluste nicht zu einer Verschiebung des Datenstromes wie beim JPEG kommt. Nachteilig an 

JPEG2000 ist der hohe Rechenaufwand für die Bildkompression, der für Digitalkameras bisher 
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nicht möglich ist, daher findet JPEG2000 nicht die gleiche allgemeine Verbreitung wie JPEG 

[91].  

Die oben genannten Unterschiede von JPEG2000 zu dem alten JPEG-Standard machen die 

sinnvolle Verwendung für medizinische Bilddaten erst möglich. Dennoch gibt es eine anhaltende 

Diskussion von Medizininformatikern über die Eignung von JPEG2000 für radiologische 

Graustufen-Bilder. Genau wie das alte JPEG-Format reduziert der Kompressionsalgorithmus 

auch in der Bittiefe. Daher ist eine Verschiebung des Betrachtungsfensters, wie man es von der 

CT oder MRT kennt nach Kompression eingeschränkt oder sogar nicht mehr möglich. Durch die 

Graustufenaufspreizung werden die Bildverläufe vergröbert, Grauwerte gehen verloren, weil sie 

den Nachbarwerten angeglichen werden (Abbildung 7) [94].  

 

 

Abbildung 7: Beispiel einer Graustufenspreizung. Ein 8Bit- Farbfoto vom CDMAM wurde rechts und links 

im Tonwertumfang (Histogramm) abgeschnitten und erneut auf 256 Graustufen dargestellt. Ein Aufspreizen 

der Bilderinhalte gelingt nur noch wenn Pixelwerte auf „Lücke“ gesetzt werden bzw. seinem Nachbarn 

angeglichen werden. Es kommt zu einer Vergröberung der Bildverläufe, die dann stufig erscheinen (erstellt 

mit Adobe Photoshop). 
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2.  Ziel der Arbeit 
 

In der Literatur [54, 55, 87, 88, 95 - 106] gibt es unterschiedliche Empfehlungen bezüglich 

möglicher Kompressionsraten von Mammographiebildern. Diese Studien haben die quantitative 

Datenkompression gewählt, womit das Ergebnis in der Dateigröße, jedoch nicht in der 

Bildqualität vorhersagbar ist. 

Es galt in dieser Arbeit aber herauszufinden, ob und wie die ursprüngliche Bildqualität der 

Mammographieaufnahmen (unterschiedliche Komplexität der Originaldaten) die 

Kompressionsrate beeinflußt und daher ist hier entgegen der o.g. Studien die qualitative JPEG 

2000 Kompression verwendet worden. Diese ist werkseitig in das „Centricity RA 600“ System 

des Geräteherstellers GE Healthcare, Milwaukee, USA implementiert. Hiermit ist es möglich 

eine Bildqualität in Relation zum Ausgangsbild zu definieren. Mit dieser Methode ist allerdings 

die resultierende Dateigröße nicht vorhersagbar. Es sollte deshalb getestet werden, ob die 

Kompressionsrate bei der qualitativen Kompression, die in der Literatur mindestens geforderte 

Datenreduktion von 1:10 ohne befundungsrelevanten Qualitätsverlust erreicht. Die 

Einflußfaktoren auf die Bildqualität vor Kompression waren (incl. typischer Anoden/Filter-

Kombinationen) Dosis und Schichtdicke der simulierten Brust. Die Bilder wurden dann mit 

unterschiedlichen Kompressionsfaktoren komprimiert und die resultierende Datengröße 

festgehalten. Die Qualität der insgesamt 600 Aufnahmen des CDMAM-Phantoms vor und nach 

qualitativer JPEG2000 Kompression wurde mit der halbautomatischen Software des CDMAM-

Analysers anhand der Kontrast-Detailerkennbarkeit des CDMAM-Phantomes gemessen.  

Die Ergebnisse wurden mittels des Statistikprogramms SPSS für univariate einfaktorielle 

Varianzanalysen sowie eine univariate zweifaktorielle Varianzanalyse evaluiert.  



3. Material und Methode 
 

3.1.  Verwendetes Mammographiegerät und resultierende Bildcharakteristika 

 

Für diese Arbeit wurde eine digitale Vollfeldmammographie der Fa. General Electrics – 

Healthcare, Buc. France, Senographe 2000 D benutzt [21]. Es handelt sich um ein „Flat Panel 

Gerät“. Der Detektor ist aus einem Stück gegossen und benutzt als Szintillatormaterial 

Cäsiumjodid (CsI). Die nadelförmige Struktur der Cäsiumjodkristalle fokussiert die 

Lichtquanten, die unter der Röntgenstrahlung von der Cäsiumjodid-Schicht emittiert werden. Die 

Photonen lösen in der darunter liegenden Silizium-Photodioden-Schicht jeweils eine elektrische 

Ladung aus, die in ein analoges elektrisches Signal umgewandelt wird. Die automatische 

Belichtungskontrolle stützt sich auf die Messung einzelner Pixel, sie verfügt somit nicht über 

eine Messkammer. Die maximale Ortsauflösung beträgt bei Übersichtsaufnahmen 5 lp/mm und 8 

lp/mm bei Ziel-Vergrößerungsaufnahmen. Die Röntgenröhre besitzt eine Doppelfokus-

Bimetallanode aus Molybdän und Rhodium, sowie einen Filter aus denselben Materialien. Der 

Brennfleck hat eine Größe von 0,3 mm für Übersichtsaufnahmen und 0,1 mm für 1,8-fach 

vergrößerte Zielaufnahmen. Die DQE (Detective Quandtum Efficiency, Rate der zur Bildgebung 

nutzbaren Photonen) liegt bei ca. 55% bei 28kV Mo/Mo-Anoden-Filterkombination im 

Übersichtsbild mit Raster (Herstellerangaben). Das aktive Detektorfeld aus amorphem Silizium 

ist 19 x 23 cm groß, entsprechend 1900 x 2304 Bildpunkten bei einer Pixelgröße von 100 x 

100μm und einer Graustufenspeichertiefe von 14Bit. Der Dynamikumfang liegt bei 1:64000. Es 

erzeugt rund 8,5 MB zu übertragende Daten pro Aufnahme. Zusammengenommen erreicht die 

gesamte Untersuchung einen Datenumfang von ca. 35 MB. Dieses Vollfeld-

Mammographiesystem wurde 1999 erstmalig in Europa an der Charité Campus Mitte installiert 

und gehört mittlerweile zu den am weitest verbreiteten digitalen Vollfeldmammographiegeräten 

weltweit. Abbildung 8 zeigt eine schematische Darstellung des Detektors. 
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Kontaktführung

CsI-Kristalle

Glassubstrat

 a-S i

 a-S i

 a-S i

GE-Flachdetektor

CsI-Kristalle

 

Abbildung 8: Schematischer Aufbau des GE-Flachdetektors, Querschnitt und Aufsicht. 

 

 

3.2.  Datensatz des CDMAM-Phantoms 

 

Die Arbeit wurde mit dem CDMAM-Phantom V 3.4 (CDMAM Typ 3.4, Artinis Medical 

Systems, 6671 AS Zetten, The Nederlands) durchgeführt. Dieses Phantom wird anstatt der Brust 

auf den Detektor gelegt und exponiert. Es besteht aus einer 0.5 cm dicken 18 x 24 cm großen 

Aluminium-Plexiglasscheibe, in die 205 Felder mit je 2 Goldplättchen eingearbeitet sind. Jeweils 

ein Goldmarker liegt in der Mitte des Kästchens und einer in einer der 4 Ecken. Die Felder sind 

in einer röntgendicht markierten Matrix aus 16 Spalten und 16 Zeilen angeordnet und wegen des 

Schweifeffekts des Anodenwinkels um 45° zum Röntgenstrahl gedreht. Die Größe und Dicke der 

Goldmarker variieren. In den Zeilen werden die Goldplättchen von links nach rechts exponentiell 

immer dicker, beginnend bei einer Stärke von 0.03 μm bis zu 2.00 μm. In den Spalten wird der 

Durchmesser von oben nach unten immer kleiner, beginnend mit 2.00 mm bis 0.06 mm.  

Unter Standard Röntgenbedingungen (Mo-Anode, Mo-Filter von 30mAs und 28 kV) wird mit 

dem Phantom ein Plexiglasäquivalent von 1 cm erreicht. Die unterschiedliche Dicke einer Brust 

wird mit 4 weiteren (zur Erkennung im Bild röntgendichtmarkierten) Plexiglasplatten simuliert. 

Werden alle Platten addiert erreicht das Phantom eine Dicke von 5 cm, entsprechend einer 6 cm 
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dicken Brust, entsprechend einer HVL (Half-Value-Layer) von 0.65 mm Aluminium (Al), 

entsprechend einer 50% fetthaltigen Brust (siehe auch Tabelle 2). Im Rückschluß entspricht das 

einer effektiven Röhrenenergie von 19 keV (Kiloelektronenvolt).  

 

 

Tabelle 2: Richtwerte zur Parenchymdosis. Tabelle dem offiziellen Mitteilungsblatt des Bundesministerium 

für Umwelt, Naturschutz und Reaktorsicherheit entnommen. 

 

Abbildung 9 zeigt das Phantom zwischen jeweils 2 Plexiglasplatten sowie eine Photographie des 

CDMAM-Phantoms. Deutlich erkennbar sind die größeren Goldplättchen im oberen linken 

Bildanteil des Phantoms, die Dicke und Größe der Goldplättchen nimmt nach unten rechts hin 

ab. Abbildung 10 zeigt ein Beispiel für eine "manuelle" Auswertung des CDMAM-Phantoms, 

wie sie vor der Verfügbarkeit von automatischer Auswertesoftware in mehreren Studien zumeist 

mit deutlich weniger Aufnahmen und dennoch massiv höherem Zeitaufwand durchgeführt 

wurden [107, 108]. 
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Abbildung 9: Das CDMAM-Phantom zwischen den Plexiglasplatten in Position auf dem 

Mammographiegerät. Quelle: Gebrauchsanweisung des CDMAM-Phantoms. Fotographie des Phantoms mit 

Sicht auf die Goldmarker. 

 

 

Graphische Darstellung 
der Goldmarker

Manuelle Auswertung  
des Phantoms

 

Abbildung 10: Manuelle Auswertung des Phantoms. Die Verteilung der Goldmarker in den Ecken der 

Matrix soll dem Lerneffekt entgegenwirken. Quelle: Gebrauchsanweisung des CDMAM-Phantom und 

Internet-Tutorial. 
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Das Phantommodell ist so entworfen, daß ein geübter Betrachter 50% aller Goldplättchen 

erkennt. Der Einsatz des CDMAM-Phantoms zur Simulation der Brust mit der entsprechenden 

Auswertungssoftware (CDMAM Typ 3.4, CDMAM-Analyser V1.3, Artinis Medical Systems, 

The Nederlands) objektiviert die Qualitätsunterschiede der Bilder und verwendet dabei den 

bereits in anderen Studien etablierten Qualitätsmarker IQFinv [109 - 117]. 

Die halbautomatische Prüfung des Phantoms war notwendig geworden, denn die 

Konstanzprüfungen können in Deutschland der Gesetzeslage entsprechend von 

Medizinphysikern durchgeführt werden, die im allgemeinen keine geübten Betrachter sind und 

somit wurde eine objektivere Basis zum Auswerten der Systeme gebraucht [118]. 

 

Die Ausgangsbilder des Phantoms wurden am Mammographiegerät GE Senographe 2000D (GE 

Healthcare, Milwaukee, USA) unter automatisch optimierten Bedingungen (AOP– siehe auch 

Punkt 1.2.1.) im „Standardmodus“ erzeugt. Wie beschrieben bedeutet dies, daß die Bilder jeweils 

mit der Dosisleistung (unterschiedliche kVp und mAs) und der entsprechenden Anoden/Filter-

Kombination geröntgt wurden, die das Gerät für eine entsprechende Brust automatisch gewählt 

hätte. Es wurden verschiedene Brustdicken mit dem Phantom simuliert wobei es jeweils mit 

einer 1 cm starken Plexiglasscheibe mehr exponiert wurde. Hieraus resultierten 4 verschiedene 

Bilder mit 3 verschiedenen Anoden-Filter-Kombinationen (SD1: Mo/Mo (Molybdän), SD2 und 

SD3: Rh/Mo (Rhodium/Molybdän) und für SD4: Rh/Rh (Rhodium)), entsprechend der 

unterschiedlichen Schichtdicken und der dafür automatisch angepaßten Strahlendosis/-Qualität. 

Weitere Bilder wurden mit künstlich erhöhter und erniedrigter Dosis erzeugt. Für die 

Dosiserhöhung bzw. Dosiserniedrigung wurde jeweils nur die mAs jeweils um 20% bzw. 40% 

erhöht bzw. erniedrigt, was direkt zu einer 20%- bzw. 40%-gien Dosisveränderung führt (die 

„Average Glandular Dose“ ist nahezu linear abhängig vom mAs-Produkt). Die Exposition wurde 

je 2-mal wiederholt, so daß jeweils ein Set von 3 Phantombildern entstanden ist. Die 60 

unkomprimierten Originaldaten wurden folgendermaßen erzeugt: 

 

1.) Aufnahme des Phantoms mit 1 cm Plexiglas als Streukörper (SD1) mithilfe der „AOP“ 

im Standardmodus. Dies führte zu einer durch das Gerät gewählten 

Anoden/Filterkombination von Mo/Mo (siehe Tabelle 3). Die entsprechende Aufnahme 

wurde zweimal mit identischen Parametern wiederholt, um Zufallsschwankungen in der 

Bildqualität aus dem Ergebnis herausmitteln zu können  (Normalverteilung der 

Ergebnisse).  
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2.) Aufnahmen des Phantoms jeweils plus 2 cm, 3 cm und 4 cm Plexiglas als Streukörper 

(SD2, SD3 und SD4), ansonsten identisches Vorgehen wie bei unter 1. beschrieben.  

3.) Mit SD1 Veränderung der Dosis um plus 20%, sowie um plus 40% (Erhöhung der mAs, 

ansonsten identische Parameter). Wieder wurden jeweils drei Aufnahmen durchgeführt. 

Anschließend Erniedrigung der mAs um 20% bzw. 40% mit je drei Aufnahmen. Auf 

diese Art resultieren also insgesamt 15 Aufnahmen für SD1. 

4.) Identisches Vorgehen wie unter 3. beschrieben für SD2 bis SD4. Insgesamt resultieren 

also 60 Aufnahmen des CDMAM-Phantoms als „Originaldaten“ mit unterschiedlicher 

Dosis und Schichtdicke.  

 

  

Tabelle 3: Versuchsmatrix der 60 Ausgangsbilder mit verschiedener Schichtdicke (SD1 bis SD4) und 

Expositions-Dosis (Dosis I – V). 

 

 

Diese 60 Rohdatenbilder wurden mit 9 Qualitätsstufen komprimiert, die 10 Versuchsreihen 

haben folgende Bezeichnung der Kompressionsstufen erhalten:  

 

Ohne Datenverlust: Lossy 0 bzw. Original.  

Datenerhalt mit Qualitätsfaktor 90: Lossy 90  

Datenerhalt mit Qualitätsfaktor 80: Lossy 80  

Datenerhalt mit Qualitätsfaktor 70: Lossy 70.  
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Datenerhalt mit Qualitätsfaktor 60: Lossy 60.  

….  

Datenerhalt mit Qualitätsfaktor 10: Lossy 10.  

Da alle 60 Originalaufnahmen mit den diskreten Qualiätsfaktoren 10-90 komprimiert wurden, 

resultiert ein Gesamtdatensatz von 600 mit dem CDMAM-Analyser V1.3 analysierten Bildern.  

 

Bei Übertragungen der Daten z.B. im Rahmen von teleradiologischen Anwendungen schwankt 

die tatsächliche resultierende Dateigröße je nach Übertragungsprotokoll etwas. Bei dem weltweit 

verbreiteten sogenannten „TCP/IP“-Protokoll (Transmission Control Protocol / Internet 

Protocol) werden die Daten in „Einzelpakete“ zerlegt, die jeweils noch zusätzliche 

Informationen (Metadaten) wie „Checksummen“ etc. für die Kontrolle eines reibungslosen 

Datenaustausches beinhalten. In der vorliegenden Arbeit wurden die Daten mithilfe des 

Programmes „Centricity 600“ (GE Healthcare, Milwaukee, USA) verschickt und die übermittelte 

Datengröße mithilfe eines Messprogrammes namens „WebTacho“ (WebTacho XP 2.5.0095, 

Merlinsoft, Berlin, Deutschland) bestimmt. Die resultierende Dateigröße des Bildes nach 

Kompression wurde jeweils aufgezeichnet. 

 

Die ausgewerteten Bildqualitäten wurden gegen die resultierende Dateigröße, Originaldosis und 

Schichtdicke graphisch aufgetragen. Zur Ermittlung des Einflusses der verschiedenen Faktoren 

(Kompression, Schichtdicke, Dosis) auf die Bildqualität wurden mittels des Statistikprogramms 

SPSS univariate einfaktorielle Varianzanalysen sowie eine univariate zweifaktorielle 

Varianzanalyse zur Ermittlung des Einflusses der Wechselwirkung von Schichtdicke und Dosis 

als unabhängige Faktoren jeweils auf die beiden Variablen Qualität und Dateigröße und auf die 

resultierende Variable Effektivität (Qualität/Dateigröße) durchgeführt. 

 

3.3.  Verwendetes Kompressionsverfahren 

 

Wie im Kapitel 1.4. beschrieben existieren unterschiedlichste Kompressionsverfahren. Während 

die „quantitativen Kompressionsverfahren“ (resultierende Dateigröße determiniert, Qualität je 

nach Komplexität des Originals schwankend) schon in mehreren Studien untersucht wurden [54, 

60, 98, 101, 102], ist in der vorliegenden Arbeit ein „qualitatives Kompressionsverfahren“ 

(resultierende Qualität determiniert, resultierende Dateigröße je nach Komplexität des Originals 

schwankend) verwendet worden. Dazu wurde die Software „Centricity RA 600“ der Firma GE 
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Healthcare, Milwaukee, USA, verwendet. Die Software ermöglicht die verlustfreie und 

verlustbehaftete Datenkompression der Mammographiebilder mit einem JPEG2000 Algorithmus 

(Wavelet-Kompression). GE hat den genauen Algorithmus bzw. weitere 

Bildbearbeitungsfaktoren, die in der Centricity RA 600 implementiert wurden, nicht öffentlich 

gemacht und als Firmengeheimnis eingestuft, eine unabhängige Überprüfung ist somit nicht 

möglich. Die 60 originalen, digitalen Phantom-Mammographien wurden mit 9 unterschiedlichen 

Kompressionsstufen komprimiert, wobei die Kompressionsrate und damit der Qualitätsverlust 

mit jeder Stufe größer gewählt wurde. Die Kompressionsstufen wurden in diskreten Schritten mit 

Lossy 90, Lossy 80, …bis Lossy 10 bezeichnet. So addieren sich zu den 60 Originalaufnahmen 

noch 540 künstlich erzeugte Aufnahmen, also insgesamt 600 Datensätze, die mit dem 

Analyseprogramm ausgewertet wurden. 

 

3.4.  Datenanalyse 

 

Die Auswertung der Bildqualität erfolgte mit der zum CDMAM Phantom zugehörigen Software 

CDMAM Analyser (CDMAM-Analyser  V1.3 Fa. Artinis Medical Systems B.V.). Als Maßstab 

für die Bildqualität wurde der Qualitätsmarker IQFinv bestimmt. Je größer der IQFinv Wert ist, 

desto besser ist die Bildqualität.  

 

Das Analyseprogramm erkennt in der Matrix maximal 2 Goldmarker pro Kästchen. Damit ist der 

Maximalwert, den ein Kästchen annehmen kann 2. Die Bereiche des Bildes (oben und unten, 

sowie jeweils das äußerste Kästchen rechts und links), die keine Goldmarker enthalten haben den 

Wert –2. Falls keine Goldmarker erkannt werden wird der Wert 0 gegeben, bei einem erkannten 

Goldmarker wird der Wert 1 eingetragen. Es wurden zum Ausgleich der 

Expositionsinhomogenitäten 3 Bilder für einen Mittelwert belichtet und zusammen von der 

Software ausgewertet. Bei 3 Bildern erreicht somit der Maximalwert in dem jeweiligen Kästchen 

der Matrix 6, der Minimalwert -6. 

 

Aus der Matrix wird vom Programm das Kontrast-Detail-Wert-Diagramm ausgegeben. Hierbei 

werden die Goldplättchen als farbige Punkte in jedem Kästchen, entsprechend in ihrer 

Erkennungsrate in % codiert und entsprechend der Matrix im Modell Golddicke gegen 

Plättchendurchmesser aufgetragen (siehe Abbildung 15). 
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Abbildung 11: Kontrast-Detail-Wert-Diagramm und Kontrast-Detailkurve aus der Gebrauchsanweisung.  

Kästchen ohne Goldplättchen: ■ 

Kästchen mit weniger oder gleich 25% Erkennungsrate: ■ 

Kästchen mit 100% Erkennungsrate: ■rot 

Kästchen mit >25% und <100% Erkennungsrate: ■hellrot 

 

Danach erstellt das Programm die Kontrast-Detail-Kurve (Thijssen, 1993, Gebrauchsanweisung 

des CDMAM-Phantoms Typ 3.4) [119]. Das Programm läßt die Möglichkeit einer 

Schwellenangabe zu. Sie kann zwischen 50% bis 75% liegen und wurde bei der werksseitigen 

Einstellung von 62,5% belassen. Die Kontrast-Detail-Kurve zeigt wiederum die Erkennungsrate 

in Relation von Golddicke zu Plättchendurchmesser, angewandt nun der Schwellenwert von 

62,5%. Aus dieser graphischen Darstellung kann man entnehmen ab welcher Dicke ein 

Goldplätten einer bestimmten Größe erkannt wurde. Diese Kurven lassen sich mit dem 

Programm archivieren und für einen späteren Vergleich mit dann neu exponierten Bildern in 

einer gemeinsamen Graphik darstellen (siehe Abbildung 11). 

 

Die Bildqualität wird hier nicht wie in der visuellen Prüfung als Gesamt-Erkennungsrate in % 

angegeben (dort meistens Formel: Erkennungsrate %  = Richtig erkannte : Gesamtzahl der 

Kästchen x 100), sondern anhand der Formel für „Image Quality Figure (IQF)“ (Thijssen et al, 

2000) berechnet. [112, 115]. 
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n = partiell erkennbare Spalten des Phantoms 

D = Plättchendurchmesser in Kontrastspalte i 

C = Schwellendicke in Kontrastspalte i 

 

D entspricht dem kleinsten erkannten Plättchendurchmesser in mm in der Kontrastsäule i. C  

entspricht dem minimalen Schwellenwert der Goldplättchendicke in µm. Eine Säule, die 

vollständig nicht erkannt wird erhält den Wert C: 2,5µm. Eine Säule, die vollständig erkannt 

wird erhält für C den Wert 0,03µm. Die invertierte Summation aller 16 Säulen-Schwellenwerte 

geteilt durch 100 ergibt den IQF (Bildqualitätswert). Die Invertierung bedeutet, daß der höhere 

Wert einer besseren Bildqualität entspricht bzw. daß kleinere Goldplättchen in der richtigen 

Position erkannt werden. Der Maximalwert kann 208,3 erreichen. 

 
Die Ergebnisse wurden in 2D- Excel-Tabellen festgehalten und anschließend die Merkmale 

Dateigröße und Bildqualität in Kreuztabellen für die Statistische Analyse aufbereitet. Die 

Wahrscheinlichkeitsverteilung der Stichprobe wurde mit dem Fischer-Exakt-Test bestimmt. 

Die ausgewerteten Bildqualitäten wurden gegen die resultierende Dateigröße, Originaldosis und 

Schichtdicke und auf die resultierende Effektivität (Qualität/Dateigröße) graphisch aufgetragen. 

Zur Ermittlung des Einflusses der verschiedener Faktoren Kompression, Schichtdicke und Dosis 

auf die Bildqualität wurden mittels des Statistikprogrammes SPSS vom Institut für Biometrie der 

Charité univariate einfaktorielle Varianzanalysen, sowie univariate zweifaktorielle 

Varianzanalysen jeweils zur Ermittlung des Einflusses der Wechselwirkung von Schichtdicke 

und Dosis, von Schichtdicke und Kompression und von Dosis und Kompression als unabhängige 

Faktoren auf die Variable Qualität durchgeführt. Als Signifikanzniveau wurde p<0.05 

angenommen.  
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4. Ergebnisse 
 

4.1.  Überblick über die Ergebnisse 

 

Abbildungen 12 und 13 zeigen einen Überblick über die gemessenen Daten bezogen auf 

Schichtdicke (SD), Bildqualität (IQF), Strahlendosis (Dosis) und Bildgröße (Datenmenge). Die 

Grundlagen waren 60 Mammographieaufnahmen des CDMAM-Phantoms, die mit JPEG2000 

und 9 Qualitätsstufen komprimiert wurden, so daß 600 Bilder mit CDMAM Analyser V1.3 

ausgelesen wurden. Die verlustbehafteten Aufnahmen Lossy 10 und Lossy 20 waren nur noch 

vereinzelt auszuwerten und sind nicht in die Wertung eingeflossen. 

 

 

 
Abbildung 12: Zeigt einen Überblick über Bildqualität IQFinv versus der Schichtdicke, der Dosis  

und der Dateigröße. N=480. 
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Abbildung 13: Gesamtergebnisse für den Qualitätsverlust bezogen auf die Dateigröße. N=480. 

 

 

Prinzipiell ist aus den Abbildungen 12 und 13 zu ersehen, daß die Bildqualität der 

Ausgangsbilder umso schlechter ist je höher die Schichtdicke bzw. je geringer die Strahlendosis 

ist. Im Verlauf der Kompressionsstufen Lossy 90 bis Lossy 10, nimmt der Qualitätsverlust dieser 

Bilder stärker zu als bei eingangs qualitativ hochwertigen Aufnahmen. Vereinfacht kann man 

also ableiten: Je geringer die Bildqualität der Originaldaten, desto stärker der Einfluß des 

Kompressionsalgorithmus. Umgekehrt ist also bei „besseren“ Originaldaten der Einfluß der 

Kompression allgemein und darüber hinaus der Einfluß von höheren Kompressionsfaktoren 

geringer als bei „schlechteren“ Originaldaten.  
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4.2.  Einzelergebnisse 

 

4.2.1. Datenreduktion  

 

Die übertragene Datenmenge der verlustbehafteten Kompression ist bereits im ersten Schritt 

(Lossy 90) erheblich kleiner, als die Originalgröße und unterstreicht damit die Effektivität des 

Kompressionsverfahrens. Die Ausgangsdatenmenge lag bei fast 9 MB pro Bild, die im ersten 

Schritt z.B. für die dünnste Schicht im Durchschnitt auf 1,48 MB und für die dickste Schicht auf  

0,9 MB reduziert wurde. Die weiteren Komprimierungsstufen bringen einen vergleichsweise 

geringen Effekt in der Datenreduktion (Kilobytebereich) bei weiterer Reduktion der Bildqualität 

(gemessen mit IQFinv). Die Datenreduktion beträgt je nach verwendeter Kompressionsstufe 

zwischen 8 und 8,8 MB (gerundet). Der Umstand der relativ geringen Datenreduktion jenseits 

der ersten Kompressionsstufe Lossy 90 ist über alle Versuchsreihen hinweg zu beobachten, 

unabhängig von der Dosis, der Schichtdicke oder Strahlungsart.  

Die Bildqualität nimmt mit zunehmender Kompressionsstufe wie erwartet ab. Der 

Qualitätsverlust vom IQFinv der Originalaufnahme (IQFinv: 128,33) nimmt von Lossy 90 bis 

Lossy 30 von gerundeten 11 auf 58 Punkte zu. Da jenseits der Kompressionsstufe Lossy 30 der 

IQFinv durch den Abfall in der Bildqualität mit der Software nicht mehr auswertbar war, sind 

die Kompressionsstufen Lossy 20 und Lossy 10 in Tabelle 4 nicht dargestellt. 

 

 

Tabelle 4: Reduktion der Datengröße in MB und den Qualitätsverlust des IQFinv (absolute und relative 

Zahlen).  Zugrunde liegen alle Versuchsdaten als Mittelwerte, N=420. 
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Die Kompression des Originalbildes mit Lossy 90 und Lossy 80 führt zu einer erheblich 

reduzierten Datengröße (Durchschnittliche Zahlen: Lossy 90: 8,03 MB; Lossy 80 8,56 MB) bei 

nur wenig eingeschränkter Qualität (IQFinv Lossy 90: 10,97; Lossy 80: 15,75). Entsprechend 

einer Datenreduktion von knapp 90% und einen Qualitätsverlust von weniger als 10%. Höhere 

Kompressionsstufen bringen nur noch eine geringe Reduktion in der Datengröße bei deutlich 

abnehmender Bildqualität  (Lossy 40: 8,78 MB; Lossy 30: 8,84 MB)  (IQFinv Lossy 40: 42,4; 

Lossy 30: 58,38). Entsprechend einer Datenreduktion von weiteren 8% und einem Anstiegt des 

Qualitätsverlustes auf 33% bis 45% (Tabelle 4).  

 

In Abbildung 14 ist dabei in erster Linie der Qualitätsverlust ablesbar, die Datenreduktion 

erscheint in diesem Maßstab fast linear, da größere Kompressionsfaktoren nur eine 

vergleichsweise geringe weitere Verkleinerung der Datenmenge bringen. Erst wenn die 

Datenreduktion in einem anderen Maßstab dargestellt wird, kann dieser Zusammenhang erfaßt 

werden. Dafür wurde der IQFinv-Wert wie in Abbildung 15 um den Faktor 100 „künstlich“ 

verringert (Skalierung).  

 

 

 
Abbildung 14: Gegenüberstellung der reduzierten Datenmenge im Verlauf der Kompression zum 

Qualitätsverlust in Absolutwerten der IQF. 
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Der Kurvenverlauf des Qualitätsverlustes verhält sich steigend, wobei die Funktion am Ende 

noch einmal steiler ansteigt. Die Funktion der Datenreduktion verhält sich dagegen umgekehrt. 

Sie steigt sprunghaft von Null an und verflacht mit zunehmender Kompression. Damit verhalten 

sich die Faktoren Bildqualität und Bildgröße nicht gleichförmig. Die Schere zwischen 

Qualitätsverlust und Datenreduktion läuft mit zunehmender Kompressionsstufe auseinander. Der 

Qualitätsverlust ist im Vergleich zur Datenreduktion in den höheren Kompressionsstufen 

überproportional größer und ab der verlustbehafteten Kompression Lossy 40 nimmt der 

Qualitätsabfall sprunghaft zu. 

 

 
 

Abbildung 15: Gegenüberstellung der reduzierten Datenmenge im Verlauf der Kompression zum 

Qualitätsverlust in mit modifizierten IQF-Werten (Umskalierung).  
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4.2.2. Ergebnisse in Abhängigkeit von der Schichtdicke  

 

Die Dicke der simulierten Brust hat zu allererst einen Einfluß auf die Qualität des Originalbildes. 

Prinzipiell gilt: Je dicker die simulierte Brust, desto schlechter die Bildqualität durch vermehrtes 

Rauschen / vermehrte Streustrahlung. Schon die Übersichtsabbildungen 12 und 13 der 

Ergebnisse zeigen, daß diese einen Einfluß auf die Bildqualität nach Kompression hat. Darüber 

hinaus hat die Schichtdicke bzw. die Bildqualität des Originals auch einen Einfluß auf die 

Datengröße im verlustbehaftet komprimierten Bild.  

 

Die Datenmenge im Ausgangsbild ist bei allen Bildern gleich. Das ändert sich bereits im ersten 

Kompressionsschritt mit Lossy 90. Die dünnste Schichtdicke (SD1) mit der 

Molybdän/Molybdän Anoden-Filterkombination hat nach Kompression eine größere 

Datenmenge als die dickeren Schichten. Bei der dicksten Schicht (SD4) mit dem 

Rhodium/Rhodium Anoden-Filter resultiert die geringste Datenmenge (Tabelle 5). Der 

Kurvenverlauf der Datenreduktion der dünnsten Schichtdicke (SD1) fällt im Verlauf steiler ab, 

so daß die weitere Datenreduktion mit den Kompressionsstufen Lossy 80 bis Lossy 30 bei 

dünnen Schichten eine höhere Effektivität hat als bei den dicken Schichten. Im Umkehrschluß 

gilt, daß die Kompression im ersten Schritt für die dicken Schickten effektiver ist, als für die 

dünneren Schichten (Abbildung 16 und Abbildung 17).  

 

 

Tabelle 5: Mittelwerte der Daten in MB für die Schichtdicken SD1 – SD4 ohne und nach Kompression mit 

Lossy 90 bis Lossy 30. Der Einfluß der Dosis 1 – 5 ist herausgemittelt worden. N=480. 
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Abbildung 16: Datenmenge (MB) bezogen auf die Schichtdicke SD1 bis SD4 (cm) in Abhängigkeit der 

Kompressionsstufen. Die Ausgangsdatenmenge im Originalbild beträgt knapp 9MB. 

 

 

Abbildung 17: Datenmenge (MB) bezogen auf die Schichtdicke SD1 bis SD4 (cm) in Abhängigkeit der 

Kompressionsstufen nur für komprimierte Daten. 
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Datenmenge unter die gewünschten 0,9 MB auf 0,8MB. Alle dickeren Schichten (SD2 - 4) 

lassen sich bereits mit der ersten Stufe auf 0,9 MB oder mehr reduzieren (Tabelle 5 und Tabelle 

6).  

 

 

Tabelle 6: Kompressionsraten für die Schichtdicken SD1 – SD4 mit Lossy 90 bis Lossy 30. Der Einfluß der 

Dosis 1 – 5 ist herausgemittelt worden. N=480. 

 

Betrachtet man die Datenmenge der Kompressionsstufen in Abhängigkeit zur Dosis, so laufen 

die Kurven mit minimalen Schwankungen parallel und sie liegen zudem eng beisammen. Ein 

eindeutiger Unterschied in den Kurven, der dem Effekt der Dosis zuzuordnen ist, läßt sich nicht 

feststellen (Abbildung 18).  
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Abbildung 18: Der Ausschnitt der Datenmenge nach Lossy 90- bis Lossy 30-Kompression zeigt keinen 

signifikanten Unterschied im Kurvenverlauf oder relevante Datenmengenabweichungen, die sich mit der 

entsprechenden Dosis in Zusammenhang bringen lassen. 

 

 

Tabelle 7: Mittelwerte aller Bilder in MB für die  Dosen 1 bis 5 ohne und nach Kompression mit Lossy 90 bis 

Lossy 30.  Der Einfluß der Schichtdicken ist herausgemittelt, N=480. 
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bereits vor dem ersten Lossy-Kompressionsschritt eine schlechtere Qualität, als die Bilder der 

dünneren Schichten haben. Betrachtet man die Kurven für die Schichtdicken in Relation zur 

Kompressionsstufe, so fällt die Bildqualität eindeutig mit steigender Schichtdicke und höherer 

Kompressionsstufe (siehe Abbildung 19, sowie Tabelle 8).  

Ähnlich wie in der Datenmenge, verhalten sich die dickeren Schichten SD2 bis SD4 in den 

Kontrast-Detail-Werten weitgehend parallel, während die Qualitäts-Kurve für die dünnste 

Schicht SD1 flacher fällt und damit die Kurven scherenartig auseinander laufen. Auch hier ist 

somit der höhere Einfluß der Kompression auf „schlechtere“ Originaldaten der dickeren 

Schichten erkennbar. Wenn man die Bildqualität vs. Schichtdicke wie in Abbildung 20 aufträgt, 

dann erkennt man eine stärkere Abweichung der Werte für die Schichtdicke SD2, die mit 

Mo/Rh-Anoden/Filterkombination exponiert wurde. 

 

 

 
 

Abbildung 19: Bildqualität (Mittelwerte für alle Dosisbereiche) der Schichtdicke SD1 bis SD4 (cm) in 

Abhängigkeit von der Kompressionsstufe. 
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Abbildung 20: Bildqualität (Mittelwerte für alle Dosisbereiche) der Kompressionsstufen Original bis Lossy 

30. 

 

 

 

Tabelle 8: Die Tabelle führt den Qualitätsmarker IQFinv mit zunehmender Schichtdicke über alle Dosen 

gemittelt für die einzelnen Kompressionsstufen auf,  N=480. 
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4.2.3. Ergebnisse in Abhängigkeit von der Dosis  

 

Der weitgehend lineare Zusammenhang von steigender Bildqualität bei steigender Strahlendosis 

im digitalen System ist bekannt (Abbildung 4). Die Untersuchung der Bildqualität wurde mit 

unterschiedlichen Strahlendosen durchgeführt, wobei die Dosis 3 (Original- bzw. Optimaldosis) 

am Mammographiegerät automatisch (AOP) generiert wurde. Von dieser ausgehend ist die mAs 

um 20% und 40% gesteigert also „überexponiert“ (Dosis 4 und 5) bzw. reduziert also 

„unterexponiert“ (Dosis 2 und 1) worden.  

Die IQFinv-Werte (Bildqualität) in Abhängigkeit von den unterschiedlichen Schichtdicken für 

die unterschiedlichen verwendeten Dosen werden in der Abbildung 21 ohne Komprimierung, 

und für Lossy 90-, Lossy 80-, Lossy 70- Kompression dargestellt. In den Ausgangsbildern vor 

Komprimierung sind Kurvenverläufe der Bildqualität in Richtung der dickeren Schichten 

fallend, also schlechter. Eine Steigerung der Dosis und dünnere Schichten führen zumeist zu 

einer höheren Bildqualität. Diese Tendenz ist mit Schwankungen in der Kompressionsstufe 

Lossy 90 genauso. In den Kompressionsstufen Lossy 80 und Lossy 70 wird die Bildqualität 

zunehmend schlechter und die Kurven liegen immer dichter beisammen. Dieser Verlauf ist in 

Richtung dickere Schicht stärker ausgeprägt. Der Kompressionsalgorithmus verändert zudem 

den Kurvenverlauf, die Kurven werden z.T. geglättet. 

 

 

Abbildung 21: Zeigt die Abhängigkeit der Bildqualität (IQFinv) zur ansteigenden Dosis 1-5 jeweils für die 4 

Schichtdicken SD1 bis SD4 vor Komprimierung und nach Lossy 90 bis 70 Komprimierung. 
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4.2.4. Ergebnisse in Abhängigkeit von der Kompression  

 

In den IQF-Mittelwertdarstellungen der unterschiedlichen Dosen 1 bis 5 wird der Effekt der 

Schichtdicke und damit der Effekt der unterschiedlichen Filter-Anodenkombination 

herausgemittelt. Die Bildqualität ist besser, wenn die Kompression weniger stark ist und wenn 

die Dosis erhöht wird. Dabei besteht im nicht komprimierten Bild der (nahezu) lineare 

Zusammenhang der ansteigenden Bildqualität bei ansteigender Dosis (Mittelwerte).  

 

 

Abbildung 22: Übersichtsabbildung für die Abhängigkeit der Bildqualität von der Dosis für unterschiedliche 

Kompressionsstufen (Mittelwerte über alle Schichtdicken). 

 

Die höchste und die niedrigste Dosisstufe unterscheiden sich im Original um ca. 50 IQF-Punkte, 

in Lossy 90 um ca. 40 IQF-Punkte, in Lossy 80 um ca. 35 IQF-Punkte und in Lossy 30 um ca. 30 

IQF-Punkte. Der Verlauf der Kurven ist mit zunehmender Kompression somit flacher und es 

wird schwieriger den Qualitätsverlust durch die Datenkompression mit einer Dosiserhöhung 

auszugleichen. Zudem verhalten sich die Kompressionskurven nicht linear. Stärker komprimierte 

Bilder sind zwar im Trend ebenfalls mit steigender Strahlendosis besser aber weisen stärkere 

Schwankungen auf. Die Kompressionsstufen Lossy 70 bis Lossy 30 zeigen beispielsweise ein 

Kurventief – in Lossy 70 bei AOP (Dosis 3),  in den Kompressionen Lossy 60 bis Lossy 30 in 

der Dosis 2 (Abbildung 22).  
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4.2.5.  Kombinierte Ergebnisse   

 

Die in Abbildung 23 dargestellten Werte erlauben einen interpolierenden Vergleich zwischen der 

Reduktion der Bildqualität durch verminderte Dosis bzw. durch Kompression der Daten. Dabei 

entspricht z.B. eine Reduktion der Bildqualität durch eine 8,8% Dosisverminderung ungefähr 

einer Reduktion der Bildqualität der Originaldaten durch eine Lossy 90 Kompression.  

 

Ca. - 8% 

 

Abbildung 23: Auswahl der Werte Original, Lossy 90, Lossy 80 und Lossy 70 aus Abbildung 22. Eine 

Dosisreduktion im Originalbild um gut 8% entspricht der Bildqualität durch eine Lossy 90 Kompression 

(schwarze Linie).  

 

Der Kurvenverlauf in Lossy 90 und Lossy 80 ist jenseits der AOP-Bedingungen flacher, d.h. der 

Effekt der Dosiserhöhung auf die Bildqualität in Lossy 90 und Lossy 80 jenseits AOP ist 

weniger ausgeprägt als die Dosisreduktion. In Abbildung 24 müßte die Dosis in der Lossy 80-

Kompression um ca. 40% erhöht werden um dieselbe Bildqualität wie im Original mit AOP-

Bedingungen zu erhalten. Keine der stärkeren Kompressionsstufen jenseits Lossy 80 erreichen 

die Bildqualität des Originalbildes unter AOP-Bedingungen. Um überhaupt den schlechtesten 

Qualitätswert des Originals zu erreichen, müßte z.B. die Dosis für die Kompressionsstufen Lossy 

40 und Lossy 50 um ca. 60% bis 80% erhöht werden (Abbildung 25, gepunktete Linie). Die 

Bildqualität der Lossy 30-Kompression ist unabhängig von der Dosis vollständig unterhalb der 

Werte der Originalbilder (Abbildung 25, gestrichelte Linie). 
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Ca. + 40%

 

Abbildung 24: Auswahl der Werte Original bis Lossy 70 aus Abbildung 22. Die rote gestrichelte Linie zeigt, 

daß mit einer Dosiserhöhung von ca. 40% (Dosis 5) mit der Lossy 80-Kompression der selbe 

Bildqualitätswert, wie mit AOP-Bedingungen (Dosis 3) ohne Kompression erreicht wird.  

 

 

Abbildung 25: Auswahl der Werte Original, Lossy 60 bis Lossy 30 aus Abbildung 22. Verhältnis der 

Dosisänderung. Mit der Dosis 4 bzw. Dosis 5 erreichen die komprimierten Bilder in Lossy 50 und Lossy 40 in 

etwa den Qualitätswert des Originals mit Dosis 1 (gepunktete Linie). Lossy 30 liegt vollständig unterhalb der 

Originalwerte (gestrichelte Linie).  
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Die oben in Abbildung 22 dargestellten Daten sind in Abbildung 26 umgekehrt (Achsentausch). 

Die Bildqualität wurde vs. Kompression auftragen und man kann zwar im Trend die These der 

steigenden Bildqualität mit steigender Dosis untermauern aber der Zusammenhang von 

Kompression auf die Bildqualität wird ebenfalls deutlich. Hier übt die Kompression einen 

deutlichen Einfluß auf die Bildqualität aus. Tabelle 9 zeigt diesen Zusammenhang in absoluten 

Zahlen auf.  

 

 

Abbildung 26: Die Bildqualität steigt mit der Dosis und geringeren Kompressionsstufen, Mittelwerte über 

alle Schichtdicken.  
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Tabelle 9: Die Tabelle führt den Qualitätsmarker IQFinv mit zunehmender Dosis über alle Schichtdicken 

gemittelt für die einzelnen Kompressionsstufen auf,  N=480. 

 

Schlüsselt man exemplarisch die Ergebnisse nach den Schichtdicken SD1 und SD4 im Vergleich 

zu den Mittelwerten auf, so wird deutlich, daß die Schichtdicken einen erheblichen Einfluß auf 

die Bildqualität haben. 

 

 

Abbildung 27: Ergebnisse Original, Lossy 90, Lossy 80 der Schichtdicke SD1 cm (rot/orange) und der 

Schichtdicke SD4 cm (grün/grau) verglichen mit dem Mittelwert aller Schichtdicken MW Original (schwarz). 
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Die Abbildung 27 macht es deutlich. Die IQFinv-Werte für die SD1 Dosis 1 bis Dosis 5 liegen 

mit Schwankungen (meist) oberhalb des Mittelwertes der Originalbilder und die relativ 

parallelen Werte für die SD4 liegen darunter. Die Lossy-Werte der Schichtdicke SD4, die mit 

gesetzlichen AGD-Werten oder weniger Dosis generiert wurden, liegen alle unterhalb eines 

IQFinv-Wertes von 100. Wenn man nun die Forderung eine Bilddatenkompression von 

mindestens 1:10 mit einem sich aus den AGD-Werten ergebenden unteren Schwellenwert 

IQFinv 100 kombiniert, so ergibt sich folgende Matrix für mögliche bzw. erlaubte 

Kompressionsraten (Tabelle 10): 

 

 

Tabelle 10: Ergebnismatrix der Kombination Schwellenwert IQFinv 100 mit dem Kompressionsfaktor 1:10 

oder höher für die Mittelwerte der SD 1 bis SD4 / JPEG Lossy 90 bis Lossy 30.  

 

Die Ergebnisse der SD1 überschreiten mit der Kompressionsstufe Lossy 70 knapp die geforderte 

Kompressionsrate von 1:10. Die Bildqualität ist bis Lossy 30 Kompression, entsprechend einer 

Kompressionsrate von 1:30 oberhalb des IQFinv-Wertes von 100 gegeben. Es gibt für die SD2 

und SD3 jeweils nur 2 Kombinationsmöglichkeiten. Die Bilder der SD2 können nur mit Lossy 

80 und Lossy 70 verkleinert werden, die Bilder von SD3 nur mit Lossy 90 und Lossy 80. Die 

komprimierten Bilder der dicken Schichten SD4 erreichen nicht den Bildqualitätswert von 100. 
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4.2.6. Univariate mehrfaktorielle Analyse: 

 

 

 

Abbildung 28: Pyramide Kompressionsrate. Untersucht wurden jeweils die Einflußgrößen Bildqualität, 

    Lossy-Stufe, und originale Dateigröße auf die Kompressionsrate bzw. die resultierende Datenmenge. 

 

Die „Pyramide Kompressionsrate“ zeigt deskriptiv den Einfluß von der Ausgangs-Bildqualität, 

der Ursprungsgröße der Bilddaten und der qualitätserhaltenden Kompression auf die 

Kompressionsrate. Die Ergebnisse finden sich in Tabellen 4, 5 für die Datenmenge und in 

Tabelle 6 für die Kompressionsrate. Zusammengefaßt stellen sich die Ergebnisse so dar: 

Die Bildqualität des Ausgangsbildes hatte einen signifikanten Einfluß auf die Kompressionsrate, 

indem höherwertige Bilder schlechter zu komprimieren waren als Bilder minorer Qualität. Man 

erreichte mit dem 1. Kompressionsschritt (Lossy 90) eine Kompressionsrate zwischen 1:6 für 

höherwertige Bilder und maximal 1:13 für Bilder mit schlechterer Ausgangsqualität. Der letzte 

in die Wertung eingeflossene Kompressionsschritt (Lossy 30) erzielte eine Kompressionsrate für 

die besseren Bilder von 1:30 und 1:90 für die schlechteren Bilder. Die Dateigröße des 

Ausgangsbildes, die bei allen Bildern die Selbe war, hatte dagegen primär keinen Einfluß auf die 

Kompressionsrate.  

Der Lossy-Faktor beeinflußte entscheidend die Kompressionsrate. Zwischen den einzelnen 

Lossy-Stufen bestehen signifikante Unterschiede. Die Kompressionsstufen Lossy 20 und Lossy 

10 haben allerdings zur Überkompression geführt, so daß der Qualitätswert der Bilder nicht mehr 

meßbar war. Die Größe der gewerteten Bilder lag zwischen 1,5 und 0,1 MB, je nach verwendeter 
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Kompressionsstufe und Ausgangsqualität der Bilder. Die Datenreduktion beläuft sich damit 

zwischen 89% (Lossy 90) und 98% (Lossy 30). 

 

 

Abbildung 29: Pyramide Bildqualität. Untersucht wurden jeweils die Einflußgrößen Kompression, Dosis und 

Schichtdicke. 

 

 

Die „Pyramide Bildqualität“ zeigt deskriptiv jeweils den Einfluß der qualitätserhaltenden 

Kompression, der Dosis und der Schichtdicke auf die Bildqualität. Die Ergebnisse die für 

Datenkompression und Schichtdicke finden sich in den Tabellen 4, 8 und in Tabelle 9 für die 

Dosis. Die Bildqualität verschlechtert sich mit zunehmender Datenkompression und 

durchstrahlter Schichtdicke. Die Bildqualität wird besser mit höherer Expositionsdosis. In der 

univariaten Analyse sind alle drei Einflußgrößen signifikant (p<0,01) bei einem 

Signifikanzniveau von α = 0,05 (Tabelle 11).  

 

Die „Pyramide Wechselwirkung“ zeigt deskriptiv den Einfluß der qualitätserhaltenden 

Kompression und der Schichtdicke auf die Bildqualität. Die Dosis ist in der Abbildung 30 grau, 

da für die Dosis eine statistisch signifikante Wechselwirkung mit dem Komprimierungsfaktor 
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In der multivariaten Analyse wurde eine signifikante Wechselwirkung zwischen der 

Schichtdicke und dem Komprimierungsfaktor beobachtet (p<0,05). Das heißt bei geringerer 

Schichtdicke hatte der Komprimierungsfaktor einen geringeren Einfluß auf die Bildqualität, die 

Kompressionseffektivität ist schlechter. Die Ergebnisse finden sich in Tabelle  11. 

 

 

Tabelle 11: Multivariate Analyse der drei Faktoren Schichtdicke (SD), Dosis und Kompression (Lossy) 

jeweils einzeln und als zweifaktorielle Analyse in Kombination SD:Lossy, SD:Dosis und Dosis: Lossy 

(p<0,05). 

Abbildung 30: Pyramide Wechselwirkung. Die Kompression beeinflußt in Abhängigkeit von der Schichtdicke 

die Bildqualität. Die Kompression ist aber unabhängig von der Dosis. 
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4.2.5.  Bildbeispiele 

 

Hier folgen jeweils zwei Bildbeispiele der SD1 und SD4 mit Effekten durch Überkompression, 

Unterexposition und Überexposition. 

In Abbildung 31 ist das Phantom mit der SD1 überexponiert worden. Visuell erkennt man ein 

nicht homogenes weißes Rauschen. Das Weiße Rauschen führt zu einer Teilmaskierung der 

Goldmarker im Bild. Es ist mit ein Grund, warum man durch höhere Dosis die Bildqualität nur 

bis zu einem bestimmten Wert in der Detektorkennlinie verbessern kann. Das unterexponierte 

Bild mit der SD4 ist aufgrund von Schwarzen Rauschen flau. Insbesondere die Goldmarker sind 

schlecht zu differenzieren. Dagegen sind die Unterteilungslinien klar zu erkennen. 

 

 

Abbildung 31 : CDMAM-Ausgangsbild der Schichtdicke SD1, die mit hoher Dosis exponiert wurde. Man 

beachte das ungleichmäßig verteilte weiße Rauschen. 

 

Abbildungen 32 und 34 zeigen einen visuellen Eindruck der Überkompression. Dabei ist 

erkennbar, daß bei höherer Kompression Kantenunschärfen und Informationsverluste auftreten. 

Wenn man die beiden Bildbeispiele der Überkompression Lossy 10 betrachtet, so ist das Bild mit 

der geringen Dosis quasi rauschfrei. Das schwarze Rauschen der unterexponierten Aufnahme 

hebt sich nur gering vom Hintergrund des Phantombildes ab und wird nach dem 

Original  SD1, hohe Dosis 
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Ähnlichkeitsprinzip weggefiltert bzw. verlieren sich durch den Verlust der Bittiefe. Große 

Kontrastunterschiede wie Linien oder die in dem Bild mit der hohen Dosis gut zu erkennende 

Goldmarker werden dagegen schlecht komprimiert. Das Weiße Rauschen eines überexponierten 

Bildes macht ebenfalls gute Kontrastunterschiede und wird demzufolge nicht herausgefiltert. Das 

erklärt in dem Ergebnissen vermutlich auch, daß die Kurve Lossy 30 bei hoher Dosis keine guten 

Bildqualitätswerte anzeigt. Je höher hier die Dosis, desto stärker die Artefakte, die durch 

Überexposition entstehen, denn auch im digitalen System gibt es eine Schulter und eine Art 

Solarisation in der „Schwärzungskurve“ (der Bereich an dem sich der Bildeffekt umkehrt), die 

hier als Blooming-Effekt auftritt, wobei die Anfälligkeit für den Blooming-Effekt (Überlaufen 

der Pixelwerte) von der Bauart des Detektors abhängig ist. 

 

 

Abbildung 32: Das Bild aus Abbildung 31 nach Lossy 10 Kompression. Deutliche Reduzierung in der Bittiefe. 

Es verbleiben 5 Graustufen: Schwarz, Dunkelgrau, Mittelgrau, Hellgrau und Weiß. 

 

Lossy 10 SD1, hohe Dosis 
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Abbildung 33: CDMAM-Ausgangsbild der Schichtdicke SD4, die mit geringer Dosis exponiert wurde. Man 

beachte das ungleichmäßig verteilte schwarze Rauschen. 

 

 

Abbildung 34: Das Bild aus Abbildung 33 nach Lossy 10 Kompression. Es verbleiben 3 Graustufen: Schwarz 

Mittelgrau und Weiß. Wavelet-Artefakte entlang der hellen Linien. 

Original  SD4, niedrige Dosis 

Lossy 10 SD4, niedrige Dosis 
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5. Diskussion: 

5.1.  Relevanz der Untersuchung - ist Bilddatenkompression sinnvoll?  

 

 

Im Mammographiescreening wird die unabhängige Befundung der Bilder durch zwei für das 

Screening zugelassene Radiologen vorgeschrieben. Die Qualitätsansprüche sind sehr hoch. 

Neben den geforderten Mammographie-Fallzahlen, müssen die Befunder sich regelmäßig 

zertifizieren lassen. Ein Aufwand der bezahlt werden muß. Die geringe Anzahl erfahrener 

Radiologen auf dem Gebiet des Mammographiescreenings ist somit u.a. eine Folge der 

Zulassungspolitik. Die technischen Entwicklungen im Rahmen der Telemedizin und speziell im 

Bereich Teleradiologie ermöglichen jedoch durch die vereinfachte Konsultationsmöglichkeit 

eines geographisch entfernten Experten bessere Möglichkeiten die Qualitätsansprüche seitens 

des Gesetzgebers zu erfüllen und die Aufnahmen des Mammographiescreenings in einem Archiv 

zu zentralisieren. 

Nachdem die Frage der geeigneten Technik in den meisten Fällen individuell gelöst ist, ist die 

Frage nach einer effizienten Handhabung der anfallenden Mammographieaufnahmen immer 

noch ein Punkt der offenen (internationalen) Diskussion. Insbesondere die durch die direkt 

digitalen Mammographiesysteme der neusten Generation anfallenden Datenmengen sind ein 

zunehmendes Problem, da die Planung und Realisation der bestehenden Datentransfer- und 

Telekommunikationssysteme auf der Grundlage von Daten gemacht wurde, die nur für einen 

Bruchteil dessen ausgelegt sind [120]. Es werden die Stimmen lauter, die nicht nur wegen der 

Kostenkontrolle eine Reduktion der anfallenden Datenmengen fordern, sondern die die 

Bildverarbeitungsgeschwindigkeit im Auge haben. Denn die Erweiterung der Speichersysteme 

ist ein noch relativ einfach zu lösendes Problem. Fallende Preise für Speichermedien und immer 

schnellere Übertragungsmöglichkeiten, die ebenfalls preislich immer günstiger werden machen 

die Entscheidung in dieser Richtung leichter. Dieser „Wettlauf“ wurde bisher in den meisten 

Kliniken noch gegen die verlustbehaftete Kompression entschieden, einzelne Projekte mit 

verlustbehafteter Kompression wurden jedoch schon sinnvoll installiert. 

Schlechter sieht es mit der Erweiterung der hausinternen und –externen Netzwerke aus. Ein 

einmal installiertes Netz-System wird nur mit zwingenden Gründen aperiodisch vor Ende der 

gewöhnlichen Nutzungsdauer wieder herausgerissen. Beträgt die Abschreibungszeit aus 

steuerlicher Sicht eines PCs in Deutschland 3 Jahre, so sind es für Großrechner bereits 7 Jahre 

und für Telekommunikationsanlagen 10 Jahre (AfA-Tabellen des Bundesministerium für 

Finanzen, aktualisiert am 28.4.2003). Diese Umstellungsinvestitionen müssen gerade im 
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öffentlichen Sektor sehr gut begründet sein. Hier stellt sich aus betriebswirtschaft licher Sicht die 

Frage nach der meßbaren Größe. Sind die Kosten und der Aufwand für die eigenen Netze noch 

zu bestimmen, ist das Einflußvermögen der betroffenen Radiologen auf die allgemeinen 

Telekommunikationsnetze, als Kunde oder mit Umweg über die Politik, ein indirektes 

(BITKOM-Presseinformation: Schmalband-Internet wird kaum noch genutzt, Berlin, 8. Juni 

2009). Der Anteil, den medizinische Bildgebung am Datenvolumen im World Wide Web belegt, 

ist im Vergleich zu den rasant steigenden Zahlen durch private Videoaufnahmen oder TV über 

Internet, verschwindend gering. Hilfreich ist in dieser Hinsicht der politische Wille, der neben 

dem Mammographiescreening auch in gewissen Regionen die flächendeckende Vernetzung der 

öffentlichen Einrichtungen vorantreibt (Beispiel Vorarlberg, Kanton St.Gallen). Die Frage, ob 

wir eine (verlustbehaftete) Bilddatenkompression brauchen, ist nicht einfach zu beantworten. Sie 

hängt u.a. stark davon ab, zu welchem Zeitpunkt die Umstellung von analogen (konventionelles 

Röntgen) auf ein digitales System erfolgt oder erfolgt ist und wie hoch der hauseigene 

Datentransfer ist. Sicher ist jedoch, daß eine (verlustbehaftete) Kompression zur Kostensenkung 

im Gesundheitswesen beitragen kann [6, 77, 120, 133].  

 

5.2.  Aktueller Stand der Literatur: Bilddatenkompression 

 

 

Bei der Anwendung der verlustbehafteten Kompression in der Praxis stellt die Wahl des 

Schwellenwertes, der bei möglichst geringer Datengröße einen diagnostisch nicht relevanten 

Bildverlust für die Diagnose erlaubt, ein Problem dar. Als potentielle Hilfestellung haben zwei 

Konsensuskonferenzen für Kanada und Deutschland Schwellenwerte für verschiedene 

Bildgebungsverfahren und anatomische Regionen eingeführt [98, 102]. Das Royal College of 

Radiology veröffentlicht im Internet eine Anleitung zur Bildkompression [121]. Für 

Mammographieaufnahmen werden folgende Kompressionsraten empfohlen: 1:15-25 (kanadische 

Konsensuskonferenz), 1:20 (deutsche Konsensuskonferenz), 1:20 (Internetveröffentlichung des 

Royal College of Radiology).  

Penedo et al. kommen in einer Studie, in der 5 Radiologen die Bildqualität von 112 

Mammographien beurteilen, zu dem Ergebnis, daß Kompressionsraten bis 1:80 möglich sind  

[54]. In einer weiteren Studie, in der sie den Einfluß von Bildkompression auf ein CAD System 

evaluieren, beträgt die maximale Kompressionsrate 1:20 [48]. Suryanarayanan et al. kommt in 

einer Studie mit simulierten Mikroverkalkungen und Herdbefunden und Kompressionsraten von 

1:1, 1:15, 1:30, die von 5 Radiologen ausgewertet werden, zu dem Ergebnis, daß Herdbefunde 
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noch mit einer Kompressionsrate von 1:30 sicher detektiert werden können, während der 

Schwellenwert für Mikrokalzifikationen bei 1:15 liegt [55]. 

 

Trotz all dieser Publikationen hat der Anwender von Kompressionsverfahren leider immer noch 

keine eindeutige Entscheidungshilfe für die Praxis in der Hand. Wodurch kommen die teilweise 

konträren Studienergebnisse zustande? Wie bereits vom Royal College of Radiology 

veröffentlicht, ist der unterschiedliche Studienaufbau zu berücksichtigen. Ein Teil der Studien 

befaßt sich mit dem Aufspüren von Herdbefunden, ein anderer Teil setzt den Schwellenwert für 

visuelle Unterschiede zum Original [103]. Nicht zu vergessen ist die Erfahrung der Radiologen, 

die in den meisten Studien die Bilder bewertet haben, denn sie mustern die Bilder gezielt nach 

Herdbefunden und Verkalkungskonstellationen. Die Schwellenwerte für visuelle Unterschiede 

liegen bei geübten Betrachtern außerdem unter denen von Anfängern oder Laien [122]. 

Schlußendlich ist die objektivierbare Bildqualität der entscheidende Faktor.  

 

 

5.3.  Eignung von Material und Methodik  

 

5.3.1. Mammographiebilder 

 

In der Radiologie ist ein Trend zu immer mehr und immer hochauflösender Verfahren mit 

konsekutiv immer größeren Datenmengen zu beobachten. Während noch vor 15 Jahren kaum ein 

Röntgeninstitut über ein digitales Mammographiegerät verfügte, ist dies heutzutage fast 

Standard. Neuere Gerätegenerationen erzeugen dabei immer größere Datenmengen durch höhere 

Auflösung. Der Informationsgehalt von digitalen Mammographiebildern wird durch die 

Datenmenge des jeweiligen Bildes übermittelt. Gerade Mammographieaufnahmen können sehr 

groß sein und benötigen entsprechend Speicherplatz oder lange Übertragungszeiten. Die 

Datenmenge ist nicht vom Original (der Anatomie und Komplexität der Brust) abhängig, 

sondern von der Art und Größe des Detektors.  

Die Hersteller der digitalen Vollfeldmammographie haben verschiedene Lösungen entwickelt, 

wie aus einfallenden Röntgenstrahlen digitale Bilder entstehen. Unter den fest installierten 

Festdetektorsystemen gibt es zwei Möglichkeiten den Röntgenstrahl entweder direkt in 

elektrische Signale umzuwandeln, oder indirekt mit einem Szintillatormaterial (z.B. eine 

Cäsiumjodidschicht) die Röntgenquanten zunächst in sichtbares Licht und anschließend in 

elektrische Impulse umzusetzen. Das erste von der FDA zugelassene und in dieser Arbeit 
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verwendete digitale Vollfeldmammographiegerät „Senographe 2000D“ der Firma General 

Electrics gehört in die letzte Gruppe der indirekten Systeme. Es ist etliche tausend male in der 

Welt verkauft worden und zählt zu den am weitest verbreiteten Mammographiegerät. Für das 

komplette Speichern von Roh- und prozessierten Daten benötigt es einen Speicherbedarf von ca. 

70 MB pro Mammographie (prozessierte Aufnahme ca. 8,8 MB), jeder Bildpunkt hat dabei eine 

Größe von 100µm. Die direkt digitalen Systeme dagegen haben zunehmend kleinere 

Bildelemente um 50µm, was eine Pixelgrößenreduktion von 50% entspricht und demzufolge ein 

größeres Datenvolumen. Neben der kleineren Pixelgröße haben die aktuellen Geräte auch 

größere Detektorfelder, die von ca. 18 x 24 cm auf ca. 24 x 30 cm angestiegen sind was zu einer 

vierfach erhöhten Datenmenge (verdoppelte Auflösung in X- wie in Y-Richtung) führt. Ein 

prozessiertes Mammographie-Bild eines solchen Systems hat eine Größe von 46 Mbyte [23]. 

Zukünftig ist mit der sogenannten „Tomosynthese“ oder der „Brust-CT“ nochmals eine 

Explosion der Datenmengen zu rechnen [49].  

Die Datenmenge wird weiter durch den Dynamikumfang bestimmt. Die Speichertiefe der 

verschiedenen Geräte unterscheidet sich, kann z.T. manuell verstellt werden, liegt aber in Praxis 

über den darstellbaren Kontrastumfang der angekoppelten Bildschirme und deutlich über dem 

der menschlichen Wahrnehmung [125, 126, 127]. 

Neben dieser Zunahme der Datenmenge über die Geräteevolution der letzten Jahre, hat das 

Mammographiescreening in Deutschland ebenfalls einen erheblichen Anteil an der Zunahme des 

Datenvolumens in den medizinischen Netzen. War das Archivieren von (digitalen) Bildern dem 

jeweiligen Erzeuger verpflichtend überlassen, werden die Screening-Mammographien in 

zentralen digitalen Archiven gesammelt und den Befundern mit, falls vorhanden, Voraufnahmen 

auf den Server aufgespielt. Das digitale Versenden von Bildern nimmt analog mit der 

Umstellung auf PACS der Praxen und Kliniken zu. Die Vernetzung der Bilderzeuger und 

Bildverwender untereinander ist in vielen Gegenden (noch) nicht gegeben und wird teilweise aus 

Gründen der Sicherheit, Eigenständigkeit, Komptabilität und Kostenverteilung abgelehnt. Der 

Datenaustausch erfolgt somit auf separaten Datenträgern, häufig CD-ROM, die nach der 

(redundanten) Verspeicherung der Daten im „Heimsystem“ entsorgt werden. In vielen PACS ist 

das Löschen einmal eingespielter Daten aus Sicherheitsgründen (Archivierungspflicht) gesperrt. 

Diese Mehrfachspeicherung der Daten von Patienten, die eventuell nur für einmalige 

Konsultationen stattfindet, verbraucht somit unnötig Speicherplatz. Insbesondere aktive 

onkologische Ambulanzen machen das PACS zum Speichergrab für Fremdaufnahmen. 
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5.3.2.  JPEG2000: 

 

Bilder von medizinischen (Groß-) Geräten, Farb-Videos, Histologische Schnittbilder oder 

ähnliches in den Patientenakten zu integrieren führt zur einer wahren Datenflut. Die belasteten 

Systeme erfordern entsprechend Erweiterungen und/oder Komptabilitätsanpassungen in Hard- 

und Software, die wiederum kosten – und arbeitsintensiv sind. Somit wird zunehmend der 

Wunsch nach medizinisch sinnvollen Maßnahmen zur Datenreduktion laut. JPEG2000 scheint 

sich trotz kontroverser Debatten unter Medizininformatikern [8, 85, 91, 127] in erster Linie aus 

Gründen der (freien) Verfügbarkeit für medizinische Bilddaten durchzusetzen und wandert damit 

in den Fokus der Mammographie betreibenden Radiologen. Die verlustfreie Datenkompression 

ist akzeptiert und gesetzlich gestattet aber in ihrer Wirksamkeit begrenzt. Die verlustbehaftete 

Kompression von Mammographie-Bildern mit JPEG2000 war daher bereits Gegenstand 

verschiedener Studien, die teilweise zu recht unterschiedlichen Ergebnissen bzw. Empfehlungen 

kommen. Die bisher durchgeführten Studien vergleichen häufig JPEG mit JPEG2000. Das alte 

JPEG-Format kommt schon allein wegen der Größe der Mammographie-Bilder nicht in Frage. 

Der Anwender von JPEG hat außerdem keinen direkten Einfluß auf die Qualität oder den 

Kompressionsfaktor des Bildes, wie es bei JPEG200 möglich ist. Keine dieser Studien hat 

allerdings diese Möglichkeit von JPEG2000 genutzt die Mammographieaufnahmen mit einem 

Qualitätsfaktor zu komprimieren. Neben dieser Variante bietet das Programm auch die 

Möglichkeit bestimmte Regionen im Bild zu definieren, die gar nicht oder weniger stark 

komprimiert werden (Region of interest).  

Die Wellentransformation (Wavelet) JPEG2000 mit all ihren Vorteilen neigt aber an harten 

Kanten zur Artefaktbildung [91]. Regelmäßige linienartige Strukturen sind daher schlecht zu 

komprimieren, während gleichförmige bzw. ähnliche Bildbereiche (die Unterschiede in der 

Entropiekodierung liegen nahe Null) sehr gut komprimierbar sind. Das Programm reduziert 

deutlich in der Bittiefe, was zu stufigen Bildverläufen führt und zum „Überleben“ bzw. 

Hervorheben starker Kontrastunterschiede (siehe Bildbeispiele Kapitel 4.2.5.). Je nach 

Konstellation können in einem komprimierten Mammographie-Bild Herdbefunde deutlicher zu 

Tage treten, während Mikrokalzifikationen aufgrund ihrer Kleinheit den benachbarten 

Bildpunkten angeglichen werden. 
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5.3.3.  CDMAM-Phantom: 

 

Die Beurteilung der Bildqualität unterliegt zu einem guten Teil dem subjektiven Urteil des 

Betrachters. Ein ganzer Industriezweig befaßt sich mit dem visuellen Empfinden der Kunden und 

hat dieses seit den 90iger Jahren bewußt geprägt [128]. Der Blick ins Familien-Fotoalbum ist 

eine Zeitreise durch die Film- und Geschmacksentwicklung, wie sie in den letzten Jahrzehnten 

stattgefunden hat. Mit einem höheren Schwarzanteil wird z.B. ein künstlicher Schärfeeindruck 

bei den mittlerweile stark verbreiteten Bildern von (schlecht auflösenden) Digitalkameras 

hervorgerufen. Die rein physikalischen Möglichkeiten (Helligkeit, Schärfe, 

Detailhaltigkeit/Auflösung, Kontrast, Speichertiefe und Tonwerte) die Bildqualität grundsätzlich 

zu beschreiben bestehen zwar unverändert, spiegeln aber nicht unbedingt den Eindruck des 

Betrachters bzw. des Käufers solcher Kameras wieder. Ein physikalisch gut bewertetes Bild wird 

auch in der Medizin nicht unbedingt als gut wahrgenommen [122]. Das Auge selbst ist als 

alleiniges Qualitätsmaß ebenfalls ungenügend. Neben der Beschränkung durch die 

Sehgewohnheiten/Training kann der Mensch unter realistischen Bedingungen lediglich zwischen 

20 bis 60 Graustufen unterscheiden [125]. Zudem hat das Auge nur eine Auflösung (durch die 

Krümmung des Augapfels auf einen bestimmten Sehwinkel) von 0,3-2 Bogenminuten (je nach 

angeregter Zellart und Umgebungsbedingungen) was etwa 4Lp/mm auf eine bestimmte 

Entfernung (Leseentfernung) entspricht. In der gesamten Bildwiedergabekette hat das Auge die 

schlechteste MTF [65, 127, 128]. Eine alle Faktoren abdeckende Beurteilung der Bildqualität in 

der Mammographie ist zur Zeit ebenfalls nicht möglich. Jedes Verfahren ist als Annäherung zu 

betrachten, wobei jeweils gewisse Nachteile in Kauf zu nehmen sind.  

Zur Beurteilung der Bildqualität mit verschiedenen Parametern bieten sich für die 

Mammographie Phantomaufnahmen mit dem CDMAM an, wobei man die subjektiven und 

technischen Qualitätswerte quasi umgeht und nur das Endergebnis bewertet. Sie bieten 

zusätzlich den Vorteil der objektiven Beurteilung durch eine computerisierte Auswertung.  

 

In dieser Studie wird das offiziell 2007
1
 anerkannte CDMAM-Niedrigkontrast-Phantom [129] 

benutzt, daß auch in zahlreichen anderen Studien verwendet wird [89, 123]. Nach DIN-PAS1054 

ist zur Abnahme der digitalen Mammographie eine Niedrigkontrastauflösung an Goldplättchen 

vorgeschriebenen. Ein in der Literatur beschriebener Nachteil des CDMAM-Phantom ist der 

                                                
1  2007 ist es erstmals gelungen die Goldplättchengröße ohne physikalische Zerstörung zu bestimmen. Seither 

läßt sich das Phantom normen bzw. eichen. (H. Schröder, Stand  der Normung in der digitalen Mammographie, DIN 

Normenausschuss Radiologie e.V.) 
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homogene Hintergrund, der den Einfluß des Hintergrundsignals auf die Detektierbarkeit der 

Läsion unberücksichtigt läßt [27]. Zur Abschätzung des Effektes von Schichtdicke und Dosis auf 

Bildqualität nach Kompression ist dieser Nachteil nicht relevant, weil keine Detektion von 

Läsionen evaluiert werden soll. Ein relevanter Nachteil ist die Regelmäßigkeit des 

Phantombildes. Die Unterteilung in die einzelnen Kästchen mit parallelen Linien macht das 

Phantom für das Kompressionsprogramm JPEG2000 schlechter geeignet als natürliche Bilder. In 

den Bildergebnissen „überleben“ diese Linien den Kompressionsvorgang, so daß man auch nach 

Lossy 10 in den Bildern das Phantom eindeutig wiedererkennt aber es bedeutet auch, daß sie 

schlicht und einfach kaum zu komprimieren sind.  

In der Literatur werden CDMAM-Phantome allerdings teilweise mit unterschiedlichen 

Qualitätsmarkern und Schwellenwerten ausgewertet, die eine Vergleichbarkeit beeinträchtigen 

[124]. Der hier verwendete Bildqualitätsmarker IQFinv wurde schon in anderen Publikationen 

eingeführt und erlaubt eine übersichtliche Beurteilung der Bildqualität [112]. Je höher der Wert, 

umso mehr Goldplättchen sind richtig erkannt worden und umso besser ist die Bildqualität. Der 

Minimalwert beträgt 2,5 und der Maximalwert 208,3. Die ursprüngliche Idee hinter dem 

Phantom ist allerdings nicht einen Absolutwert zu generieren, sondern Abweichungen von einem 

Referenzwert zu erhalten, um in der Qualitätskontrolle einen Hinweis auf Veränderungen in der 

Bilderzeugung zu bekommen.  

 

5.3.4.  Auswertungsprogramm: 

 

Mit diesem Programm wurde einer der Hauptstreitpunkte unter deutschen Fachleuten gelöst. Die 

visuelle Auswertung des CDMAM-Phantoms ist nicht ganz einfach und für Laien ungeeignet. 

Eine Studie der FH Köln mit ungeübten Betrachtern hat gezeigt, daß die von diesen gewonnenen 

Ergebnisse nicht signifikant sind [118]. Wollenweber et al. werten die CDMAM Aufnahmen 

durch Radiologen aus [89]. Nachteil hierbei ist der Lerneffekt des Befunders nach mehrfacher 

Auslesung des CDMAM Phantoms. In dieser Studie wird daher das Auswertungsprogramm 

CDMAM-Analyser 3.4 verwendet, das nach immer gleichen Regeln das Phantombild auswertet. 

Eine Lernkurve kennt das Programm nicht und es ist nicht durch Sehgewohnheiten geprägt. 

Allerdings sind die Werte aus dem Programm nicht mit denen der manuellen Auswertung direkt 

vergleichbar [130].  

 



 

66 

 

5.3.5.  Methode: 

 

Die Methode orientiert sich an den üblichen Verfahren, wie der Prüfkörper zu verwenden ist. Die 

dichtere Brust wird mit bis zu 4 extra Plexiglasschichten simuliert. Die Ausgangsbilder werden 

mit automatisch optimierter Belichtung am Mammographiegerät erzeugt. Diese AOP-Bilder sind 

die Startwerte und die Beziehung der Bildqualität zur Brustdichte (Schichtdicke 1-4) wurde 

damit evaluiert. Von diesen Werten ausgehend ist die Dosis über die kV zweimal verkleinert (-

20%, -40%) und zweimal verstärkt worden (+20%, +40%), um unter- bzw. überexponierte 

Bilder zu simulieren. Diese Aufnahmen sollen weniger den bekannten Zusammenhang zwischen 

besserer Bildqualität bei höherer Dosis beweisen, sondern die in der Varianzanalyse bestätigte 

Unabhängigkeit des Datenkompressionsverfahrens zur Dosis belegen (Tabelle 11). Die APO-

Bilder (Dosis 3) sind mit JPEG2000 anhand der vom Programm vorgegebenen Qualitätsstufen 

Lossy 90 bis 10 verlustbehaftet komprimiert worden. Hieraus ergeben sich die 540 

komprimierten Phantombilder im Vorfeld unbekannter Datengröße. Die Dateigröße der 

jeweiligen Kompressionsstufe ist wiederum mit der Bildqualität in Beziehung gesetzt worden, 

um auch die in den verschiedenen Studien vorgeschlagenen und deutlich voneinander 

abweichenden Kompressionsraten (1:10 bis 1:100) zu objektivieren. 

 

 

 

5.4.  Diskussion der Ergebnisse: 

 

Zur Datenkompression wurde in dieser Studie JPEG 2000 benutzt. Hiermit lassen sich Bilder mit 

einem Qualitätsfaktor (Lossy 90 – Lossy 10) verlustbehaftet verkleinern, wobei die Zahl X nach 

der Lossy-Bezeichnung dem Qualitätserhalt entspricht. Diese Zahl ist allenfalls ein Richtwert, 

denn der Qualitätserhalt entspricht nur grob den in dieser Arbeit erzielten Ergebnissen. Über alle 

Schichtdicken und Dosisveränderungen berechnet liegt z.B. der Qualitätsverlust für Lossy 90 

gerundet bei 9%, für Lossy 80 bei 12%, für Lossy 70 bei ca. 20% und für Lossy 60 ca. 27% 

(Tabelle 4). Die Bilder waren in den stärkeren Kompressionsstufen „besser“ als sich aus der 

Bezeichnung vermuten ließ. Die Datenmenge wurde mit Lossy 90 um deutliche 89 % reduziert. 

Lossy 80 reduzierte die Datenmenge um ca. 93%, Lossy 70 um ca. 95% und Lossy 60 um 96% 

(Tabelle 4). Je tiefer die Kompression, umso weniger Unterschied fand sich in der 

Datenreduktion. Die Bilder, die mit Lossy 20 oder Lossy 10 komprimiert wurden waren von der 

Software des CDMAM nicht mehr auszuwerten. Die Restdatenmenge entsprach hier weniger als 
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2% des Originals. Der große Sprung von der Original-Datenmenge zum Lossy 90-Bild bei wenig 

verschlechterter Bildqualität entspricht dem idealen Kompressionsverfahren aber bei genauer 

Betrachtung der Ergebnisse erfüllten nicht alle Versuchsreihen die geforderte Mindest-

Kompressionsrate von 1:10. So läßt sich beim Aufschlüsseln der Schichtdicken (SD) 1 bis 4 

feststellen, daß die SD1 mit Lossy 90 nur eine Kompressionsrate von 1:6 und die SD2 von 1:9 

erreichte. Die dickeren Schichten ließen sich besser komprimieren und lagen bei einer 

Kompressionsrate 1:11 für SD3 bzw. 1:13 für SD4. Besonders deutlich wird es bei der tiefen 

Kompression von Lossy 30. Hier erreichte die SD1 eine Kompressionsrate von 1:30 und die SD4 

1:90 (Tabelle 6).  

Allerdings führte eine Erhöhung der Schichtdicke nicht nur in den Lossy-Kompressionstufen, 

sondern auch in den unkomprimierten originalen Bildern zu schlechterer Bildqualität. Als Maß 

für die Bildqualität wurde dabei der vom Analyseprogramm ausgegebene IQFinv-Wert es 

Phantoms verwendet. Der IQFinv-Wert der SD1 viel von ca. 145 im Original auf ca. 116 nach 

Lossy 30 Kompression, verlor also 29 Punkte. Die SD4 verlor dagegen 69 Punkte und viel von 

ca. 108 auf 39 (Tabelle 8). Im Originalbild war bereits ein Unterschied der Bildqualität zwischen 

dicken und dünnen Schichten von ca. 37 Punkten zu verzeichnen. Zieht man diesen Wert von der 

69 Punkte-Differenz in den Kompressionsstufen der dicken Schichten ab, dann bleibt ein 

Unterschied von dünnen und dicken Schichten nach Lossy 30 Kompression von nur 3 Punkten.  

Die Erklärung ist also vor allem in den Ausgangsdaten zu finden. Die Originalbilder sind in der 

Datenmenge gleich, aber die Bildqualität ist für die dicken Schichten von Anfang an schlechter. 

Schlechtere Bildqualität bedeutet auch quantitativ schlechter, also vom Analyseprogramm 

weniger erkannte Strukturen. Weniger komplexe Bilder sind aber wiederum besser zu 

komprimieren, d.h. die Datenmenge ist nach der (verlustbehafteten) Kompression kleiner als von 

komplexeren Bildern. Die sinkende Kompressionseffektivität der dickeren Schichten im 

weiteren Verlauf erklärt sich durch die kleinere Datenmenge, die nach dem ersten 

Kompressionsschritt mit Lossy 90 verblieben ist. Bereits kleine Bilder sind schlechter weiter und 

weiter zu verkleinern. Praktisch bedeutet es, daß dünne Schichtdicken eine bessere ausgangs 

Bildqualität haben und mit Höheren Kompressionsraten komprimiert werden können, der 

Anwender von JPEG2000 Kompressionsprogrammen bei dickeren Schichten aber vorsichtig sein 

sollte. Die Wechselwirkung von Schichtdicke mit der Kompressionsstufe wurde in der 

Varianzanalyse belegt (p= 0,0228; Tabelle 11).  
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Die Dosis verändert bekanntermaßen die Bildqualität einer Mammographieaufnahme. Eine 

ansteigende Dosis verbessert bis zu einem bestimmten Punkt die Bildqualität (Abbildung 4, 

Hurter-Driffield-Kurve). Mit höherer Dosis verbesserte sich auch in dieser Studie die 

Bildqualität der Originalbilder von rund 104 (Dosis 1) auf 155 IQFinv-Punkte (Dosis 5), also um 

51 Punkte. In dieser Studie ließ sich außerdem aufzeigen, daß die Dosis unabhängig von der 

Kompressionsstufe die Bildqualität beeinflußt (p=0,488; Tabelle 11). Mit dem „IQFinv“-

Bewertung ist es unerheblich, ob eine verminderte Bildqualität durch Datenkompression oder 

Dosisreduktion zustande kommt. 

Es erhebt sich dabei die Frage, ob es wahlweise statt der Datenreduktion ein 

Dosiseinsparungspotential gibt. Verschiedene Studien sehen eine Dosisreduktion in der digitalen 

Mammographie um 30% oder mehr durch zulässige Bildqualitätsverluste [73, 98]. Die 

Schlußfolgerung wurde jedoch durch die Ergebnisse einer „quantitativen Kompression“ mit 

einer Vorgabe von 1:10 Datenkompression gezogen. Je nach verwendeten Verfahren sind die 

Kompressionsalgorithmen grundsätzlich verschieden, allerdings wirken alle Verfahren 

hauptsächlich auf die Bildgröße bzw. die Kantenlänge. Je nach Ausgangsbild (natürliches Bild, 

Phantombild mit Herdbefunden, Niedrigkontrast-Phantombild) erscheint der Bildinhalt erhalten 

– das Bild ist „nur“ kleiner geworden (weniger dpi). Artefakte treten erst bei hohen 

Kompressionsraten auf, während eine zu niedrige Dosis sich gleich in Rauschen äußert. 

Artefakte und Rauschen sind im Bildeindruck stark verschieden, so daß ein Rückschluß mit 

Ergebnissen aus einer Datenkompression die Dosis senken zu können aus dieser Perspektive sehr 

zweifelhaft ist. Für einen Beweis dieser theoretischen Überlegungen muß der Vorhersagewert 

der Theorie bestehen. 

Diese Studie zeigt aber eindeutig die Unabhängigkeit von Dosis und Kompression auf. Man 

erreicht zwar mit einer Dosisreduktion von ca. 8% den selben IQFinv-Wert, wie mit einer AOP 

(Dosis 3) Lossy 90 Kompression aber eine Steigerung der Dosis im Lossy-Bild jenseits der AOP 

(Dosis 3) führt eben nicht in gleicher Weise zum selben IQFinv-Wert. Ein eindrückliches 

Beispiel ist hier Lossy 80. Erst mit einer Dosissteigerung von ca. 40% (!) erreicht man hier 

denselben IQFinv-Wert wie das AOP Originalbild (Abbildung 23 und 24). Hier muß man ganz 

klar die gedankliche Verbindung der Datenkompression von der Dosis trennen. Eine 

detailliertere Aussage bzw. ein prädiktiver Wert ist nicht möglich. Um die Frage zu beantworten, 

ob es ein Dosiseinsparungspotential in der digitalen Mammographie gibt, sollte man daher einen 

von der Datenkompression unabhängigen Weg einschlagen.  
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Mit dem in dieser Studie verwendeten IQFinv- Wert ist der Vergleich der Bilder zulässig. 

Grundsätzlich wäre es aber hilfreich für die Bildqualität einen unteren Schwellenwert 

festzulegen, aber was ist als Minimum akzeptabel? In der Literatur ist kein allgemein gültiger 

Schwellenwert zu finden. Alle oben genannten Studien und auch diese Arbeit nicht 

ausgenommen, arbeiten mit dem Vergleichs-Prinzip. Es gibt keine Absolutwerte. Der 

Gesetzgeber fordert allein die diagnostische Sicherheit. Der visuelle Eindruck ist allerdings die 

schlechteste Möglichkeit die Bildqualität objektiv zu bestimmen. Das menschliche Auge als Maß 

der Dinge ungeeignet. Eine Auflösung von 4lp bzw. 600dpi oder weniger, schlechter und im 

Alter noch weiter abnehmender MTF, eingeschränkte Graustufenerkennung, eine Abhängigkeit 

von Helligkeit und noch dazu die Anfälligkeit des menschlichen Gehirns für Manipulation 

(Geschmacksempfinden, Lernkurve), sind einfach keine guten Parameter für eine 

Grundlagenstudie [122, 127, 128]. Es wundert also nicht wenn die Empfehlungen aus der 

Literatur zur Kompressionsrate variieren. Schlußendlich ist es aber der Mensch, der die 

Mammographiebilder beurteilen soll. Der Studienaufbau zur Findung eines akzeptablen unteren 

Schwellenwertes der Bildqualität sollte daher empirisch erfolgen.  

 

Die Ergebnisse dieser Studie können allenfalls als Richtschnur für einen entsprechenden 

Studienaufbau benutzt werden. Eine gewisse Eingrenzung des Schwellenwertes ist hiermit 

durchaus möglich. Wenn im Modell alle Goldplättchen des Phantoms erkannt werden, erreicht 

man einen IQFinv-Wert von gut 208. Dabei wird die kleinste erkennbare Goldplättchendicke 

(Schwellenwert) von 0,03µm als Rechengrundlage benutzt. Der Beste Wert von 178  in dieser 

Studie wird von der Schichtdicke SD2 - Dosis 5 ohne Kompression, erreicht. Dieser Wert ist 

richtig hoch, insbesondere wenn man ihn mit den gesetzlichen Anforderungen des BMU 

vergleicht, welche sich nach EPQC (European Protocol for the Quality Control of the Physical 

and Technical Aspects of Mammography Screening) richten. Hier werden Richtlinien für das 

manuelle Auslesen des Phantoms veröffentlich, wonach z.B. bei einem 

Goldplättchendurchmesser von 0,1mm eine erkannte Schwellendicke von ≤ 1,68µm und bei 

einem Durchmesser von 0,2mm eine Schwellendicke von ≤ 0,069µm verlangt wird. Es sind 

insgesamt 5 Schwellenwerte definiert, die wenn sie ins Modell eingegeben werden, einen 

IQFinv-Wert im niedrigen zweistelligen Bereich erzeugen. In dieser Studie sind Werte, die unter 

40 liegen in den Kompressionsstufen Lossy 30 bis Lossy 10 zu finden. Zwei 

Kompressionsstufen, die bereits visuell wirklich schlechte Bilder liefern (siehe Bildbeispiele 

Abbildung 32 und 34). Die Computer-Auswertung der Bilder liefert somit wesentlich besser 
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Werte als das was von der visuellen Auswertung erwartet wird. Diese Erkenntnis sollte jedoch 

nicht verwundern. Der Knackpunkt in den Vorgaben des BMU ist das Goldplättchen mit 1mm 

Durchmesser. Hier kommt man an die Grenzauflösung des menschlichen Auges, wenn zudem 

der Kontrast durch die geringe Dicke des Plättchens von ≤ 1,68µm schlechter wird. Die 

computerisierte Auswertung ist hier überlegen und erkennt noch Plättchen, die unter der 

Auflösung des menschlichen Auges liegen. Die Plättchengröße von 1mm ist somit ein, in einer 

zukünftigen Studie zu beachtender Schwellenwert [130].  

Ebenfalls vom BMU werden die AGD-Werte für die mittlere Parenchymdosis in mGy 

veröffentlich. Nach diesen Werten werden Mammographiegeräte zugelassen oder aus dem 

Verkehr gezogen. Die AGD-Werte werden mit einer vorgegeben Röhrenspannung und Anoden-

Filterkombination erzeugt. Diese Parameter sind in dieser Studie mit dem Mammographiegerät 

in den AOP verankert. Man kann also davon ausgehen, daß die Bildqualität, die mit diesen 

Parametern erzeugt wurde, gesetzlich akzeptiert ist. 

Die Bildqualität dieser AOP-Bilder (Original) wird wie bereits oben beschrieben durch den 

Effekt der Schichtdicken beeinflußt. Die dünnen Schichtdicken haben höhere IQFinv-Werte als 

die dicken Schichten. Im Durchschnitt erreicht die SD1 in AOP einen IQFinv-Wert von 145 und 

die SD4 von 105. Das bedeutet, daß der schlechteste heute gesetzlich akzeptierte IQFinv-Wert 

des CDMAM-Phantoms (mit computerisierter Auswertung) knapp über 100 liegt. Egal was man 

am Mammographiegerät oder am Phantombild manipuliert, das Ergebnis der Bildqualität sollte 

IQFinv-Werte zwischen 100 und 150 haben und dabei die AGD-Werte nicht überschreiten. 

Legt man diesen IQFinv-Wert von 100 als unteren Schwellenwert für diese Studie zu Grunde 

und betrachtet die Ergebnisse jeweils für jede Schichtdicke, dann wird klar, daß es ein 

Dosiseinsparungspotential nur für dünne Schichten geben kann (Abbildung 27).  

Die dünnen Schichten liegen im Versuch vollständig oberhalb des Schwellenwertes. Auch mit 

der niedrigen Dosis 1 (-40%) ist die Bildqualität besser als, die von der SD4 unter AOP bzw. 

AGD-Bedingungen erzeugte. 

Umgekehrt kann man diesen IQFinv-Wert auch auf die verlustbehaftete Datenkompression 

übertragen. Damit ist aber eine Datenkompression mit Bildqualitätsverlust für die dicke Brust 

unzulässig, denn die am Senographe 2000D erzeugten Bilddaten der Schichtdicke SD4 liegen in 

der Bildqualität nach Lossy 90 – Kompression im Mittel bei 97 also unter 100 IQFinv. Die 

Schichtdicke SD3 ist mit Lossy 90 und Lossy 80 gut zu komprimieren. Die Schichtdicke SD2 

läßt sich bis Lossy 70 oberhalb von IQFinv 100 komprimieren aber die geforderte 

Kompressionsrate von mindestens 1:10 wird erst mit Lossy 80 erreicht. Ähnlich verhält es sich 
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mit der Schichtdicke SD1, die man sehr weit bis Lossy 30 komprimieren kann, aber die 

Dateigröße noch mit Lossy 80 knapp zu groß ist.  

 

 

5.5. Übertragbarkeit des Modells  

 

 

Die Studie wurde mit dem Mammographiegerät „Senographe 2000D“ durchgeführt und es 

wurden die von diesem Gerät automatisch gewählten Parameter genutzt (AOP). Das 

Mammographiegerät erfüllt die gesetzlichen Auflagen und ist so eingestellt, daß es möglichst 

wenig Dosis pro Aufnahme braucht, um das empfindliche Mammagewebe zu schonen. Die 

niedrige Dosis einer digitalen Mammographie ist immer wieder ein Verkaufsargument und die 

Hersteller wetteifern damit. Dieses Argument wird im Konkurrenzkampf unter den 

Radiologischen Instituten an den Kunden weitergegeben. In der Internetwerbung verschiedener 

Institute z.B. in München finden sich Zahlen zwischen 30% und 70% geringerer Dosis im 

Vergleich zu analogen Systemen. Es fällt verständlicher Weise leichter eine 

Vorsorgeuntersuchung, wie das Mammographiescreening an gesunde Frauen zu verkaufen, wenn 

das Risiko eines potentiellen Schadens durch die Untersuchung geringer ausfällt als beim 

direkten Mitbewerber. Die AOP-Dosiswerte sind daher an der unteren Grenze eingestellt und 

unterschreiten auch im Versuch die AGD-Referenzwerte des Gesetzgebers [132] (Tabelle 2).  

Es wurde in dieser Studie weiter versucht, einen möglichst realitätsnahen Rahmen zu schaffen. 

Auch die Anpassung der Anoden/Filterkombination wurde, wie in der Realität üblich und 

empfohlen, bei dickeren/dichteren Mammae erlaubt (Tabelle 3). Diese zusätzliche Variable im 

Datensatz dürfte für die teilweise nicht klassischen Kurvenverläufe einiger Ergebnisse in 4.2.2. 

und 4.2.3. verantwortlich sein, weil sich durch den Wechsel der Anoden/Filterkombination die 

Strahlenqualität innerhalb der Studie ändert. Besonders streuempfindlich erwies sich die 

Kombination von Mo/Rh, die für die Schichtdicke SD2 vom Gerät gewählt wurde. Dies wurde 

bewußt in Kauf genommen, um in Gegensatz zu einer idealisierten Simulation [130] mit 

ausschließlicher Mo/Rh-Kombination eine möglichst realitätsnahe Simulation zu schaffen. 

Dennoch bleibt die kritische Frage, inwieweit dieses Modell die Realität in der Mammographie 

widerspiegelt bzw. ob die hier aufgezeigten Ergebnisse uneingeschränkt auf andere Geräte 

übertragbar sind. Am Markt befindliche Mammographiesysteme verwenden teilweise andere 

Anoden (z.B. Wolfram) und andere, teilweise das Röntgenspektrum deutlich verändernde Filter 

wie z.B. Aluminium oder Silberkombinationen.  
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Neben diesem Unterschied im Röntgenspektrum wandeln die verschiedenen Detektoren der 

Mammographiesysteme die Strahlung gerätetypisch in Bildinformation um. Die Umwandlung 

der Strahlung im Detektor ist entscheidend für die Bildqualität wobei neuere aSe-Systeme mit 

geringerer Pixelgröße nicht unbedingt bessere Bilder erzeugen als das in dieser Studie 

verwendete CsI-Gerät [60]. Dieser Einfluß der Bilderzeugung auf die Bildqualität muß mit 

weiteren Studien bewiesen werden.  

Die vorliegende Studie zeigt den wesentlichen Einfluß der originalen Bildqualität auf die 

qualitative JPEG2000 Kompression. Daher sind die Ergebnisse dieses Teils der Studie mit aller 

Wahrscheinlichkeit nach auch für andere bildgebende Systeme bzw. Mammographiegeräte 

gültig. Gleich große Originaldaten mit unterschiedlicher Bildqualität führen bei gleicher Lossy-

Kompressionsstufe zu verschieden großen komprimierten Dateien.  

Bei der Definition von Schwellenwerten für die Bildqualität sollten nicht nur unterschiedliche 

Mammographiegeräte evaluiert werden, sondern die Ergebnisse nach den die Bildqualität 

beeinflussenden Faktoren Dosis und Schichtdicke aufgeschlüsselt werden. Mit dem 

computerisiert ausgewerteten CDMAM-Phantom z.B., hat man die Möglichkeit für jedes am 

Markt zugelassene Mammographiegerät einen eigenen unteren Schwellenwert der Bildqualität 

zu bestimmen. Erst wenn all diese Schwellenwerte bekannt und verglichen sind sollte man 

überprüfen, ob generell ein weiterer Bildqualitätsverlust, sei es durch Dosiseinsparung oder 

durch verlustbehaftete Kompression, ohne Verlust der Diagnosesicherheit realisierbar ist. Bis 

dahin sollten im Zweifel niedrigere Kompressionsraten gewählt werden, um diagnostisch 

relevanten Bildverlust durch ungünstige Aufnahmeparameter zu vermeiden.   

 

Das in dieser Studie verwendete Mammographiegerät Senographe 2000D erzeugt ein 

prozessiertes Bild mit der Größe von knapp 9MB. Diese Datenmenge ist im Vergleich zu den 

neusten Geräten mit größerem Detektorfeld und höherer Auflösung klein. In dieser Studie hat 

sich auch gezeigt, daß die Kompressionseffektivität von kleinen Bildern mit Lossy-JPEG 2000 

geringer ist als von großen Bildern. U.a. aus diesem Grund sind die in der Literatur 

vorgeschlagenen Kompressionsraten für den Senographe 2000D schwieriger zu erreichen. Die 

erste Kompressionsstufe Lossy-90 mit der höchsten Bildqualität nach Kompression erreichte 

zwar nicht in allen Schichtdicken die angestrebte Kompressionsrate von 1:10 aber das Verhältnis 

von Datenreduktion zu Bildverlust ist erheblich besser, als in den weiteren Kompressionsstufen, 

die die Bildgröße nur noch wenig mehr verkleinern aber der Bildverlust überproportional 

ansteigen lassen. 
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5.6. Schlußfolgerungen und Zukunftsaussichten 

 

In der vorliegenden Studie wird gezeigt, daß mit dem vom Hersteller implementieren Lossy-

JPEG2000-Kompressionsalgorithmus gleich große Originaldaten mit unterschiedlicher 

Bildqualität bei identischer Kompressionsstufe zu verschieden großen komprimierten 

Datensätzen führen. Dies ist bei vielen in der Vergangenheit in Studien angewendeten 

Kompressionsalgorithmen („quantitative Kompression“) nicht der Fall, da hier die Größe des 

komprimierten Ergebnisses von vorneherein vorgegeben wird.  

Das Grundprinzip der „qualitativen Kompression“, so wie in dieser Studie verwendet, nach den 

Ergebnissen der Studie grundlegend funktioniert. Ein Offenlegen des entsprechenden 

Algorithmus durch den Hersteller GE wäre jedoch sehr wünschenswert, um im Studiendesign 

besser nach Schwachstellen und/oder Verbesserungspotential eines solchen Algorithmus für 

medizinische Schwarz/Weißbilder suchen zu können.  

Nach den Ergebnissen der vorliegenden Studie mit der hier verwendeten „qualitativen 

Kompression“ ist eine stärkere Kompression als „Lossy 90“ nicht unbedingt ratsam, da der 

weitere Effekt auf die Datenreduktion vergleichsweise gering ausfällt, aber der 

Bildqualitätsverlust deutlich ansteigt. 

Des Weiteren hat sich in der vorliegenden Studie gezeigt, daß bei besserer Bildqualität der 

Ausgangsdaten, ein geringerer Einfluß der qualitativen Kompression auf die resultierende 

Bildqualität zu erkennen war (die Bilder sind schlechter zu komprimieren). Somit sollten nicht 

Schwellenwerte für die Kompressionsraten definiert werden, sondern primär Schwellenwerte für 

die Bildqualität. Dabei sind die Faktoren, die die Bildqualität beeinflussen, wie Dosis und 

Schichtdicke, besonders zu berücksichtigen. Die Wechselwirkung dieser Faktoren mit der 

verlustbehafteten Bildkompression sollte insbesondere für zukünftige senologische bildgebende 

Verfahren wie der Brust-Tomosynthese evaluiert werden. In einer CT Studie von Bajpai et al. 

haben dickere Schichten eine höhere Bildqualität bei gleicher Kompressionsrate [16]. Es ist 

möglich, daß sich die Bildqualität der Brust-Tomosynthese mit ihren dickeren Schichten ähnlich 

verhält, also mit der Mammographie nicht vergleichbar ist. 
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6. Zusammenfassung 

 

Der häufigste Tumor der Frau mit einem Lebenszeitrisiko von, in der Tendenz steigenden, 10% 

ist in den westlichen Industriestaaten das Mammakarzinom. Große Studien haben in der 

Vergangenheit belegt, daß die Mammographie mit einer Sensitivität von ca. 72% und einer 

Spezifität von ca. 97% das beste Verfahren zur Früherkennung darstellt. Auf Grundlage dieser 

Zahlen ist in  Deutschland das Mammographiescreening für Frauen zwischen 50 und 69 Jahren 

mittlerweile flächendeckend eingeführt [133, 134]. Die im Rahmen des Screenings 

durchgeführten Mammographien müssen zur Qualitätssicherung unabhängig zweitbefundet 

werden. Bei diskrepanten Befunden wird der Fall zunächst in der Konsensuskonferenz 

besprochen und entweder dort oder vom programmverantwortlichen Arzt abschließend beurteilt. 

Allein die Vorschriften zur Zweit- und Drittbefundung führen zu einer Zunahme der 

erforderlichen Befundungen durch zugelassene Screening-Radiologen. Dem Expertenmangel auf 

diesem Gebiet begegnet man u.a. mit der Telekonsultation [120]. Hierfür müssen die 

Mammographieaufnahmen digitalisiert sein und werden den geographisch entfernten Ärzten auf 

deren mit der entsprechenden Befundungs-Software ausgestatteten Server gespielt. Der 

Umstand, daß Mammographiebilder sehr groß sein können, macht es notwendig, diese vor dem 

Versenden zu komprimieren. Die über öffentliche Netze des World-Wide-Web verschickten 

medizinischen Bilddaten machen zwar nur einen Bruchteil des gesamten Netzverkehrs in 

Deutschland aus aber die explosionsartige Zunahme des Datenverkehrs in erster Linie durch 

privat genutzte Videos machen Erweiterungs- und Umstellungsinvestitionen in Hard- und 

Software notwendig, um Engpässe, die sich in langen Übertragungszeiten oder 

Übertragungsabbrüchen äußern, abzubauen [80]. Engpässe finden nicht nur in den öffentlichen 

Netzen, sondern auch in den medizinischen Häusern oder radiologischen Instituten statt, da die 

dort bestehende Infrastruktur nicht für die zunehmende Auslastung durch immer größere digitale 

Bilder bzw. Patientenakten konfiguriert wurde. Als Alternative zur (Re)-Investition in die 

bestehenden Telekommunikationsanlagen wird nicht nur in deutschen Kliniken über eine 

Reduktion der Datenmenge über wirksame Datenkompression diskutiert [6, 120, 131]. Auf 

Grund von Empfehlungen der Konsenskonferenzen [98, 102, 121]. können 

Mammographieaufnahmen mit 1:10 bzw. 1:20 verlustbehaftet komprimiert werden. Zahlreiche 

Studien haben die Auswirkung der JPEG 2000-Kompression auf die Bildqualität von 
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Mammographien evaluiert und kommen dabei zu unterschiedlichen Ergebnissen. Die in der 

Literatur aufgezeichneten Kompressionsraten liegen teilweise mit bis zu 1:100 deutlich über den 

Empfehlungen [48, 54, 87, 88]. Eine Erklärung ist neben der Verwendung unterschiedlicher 

Mammographiesysteme, die Verwendung unterschiedlicher Dosen und Schichtdicken der 

Prüfkörper bzw. der untersuchten Brust, die zu qualitativ unterschiedlichen Bildern führen. 

 

Ziel dieser Arbeit war es herauszufinden wie die Datenkompression die Kontrast-

Detailerkennbarkeit von Mammographien in Abhängigkeit von Dosis und Schichtdicke 

beeinflußt. Es stand das digitale Vollfeldmammographiegerät Senographe 2000D der Fa. 

General Electrics – Healthcare, Buc. France, in den Räumlichkeiten der Charité zur Verfügung. 

Verwendet wurde der qualitative Kompressionsalgorithmus JPEG2000, der werkseitig in das 

„Centricity RA 600“ System des Geräteherstellers GE Healthcare, Milwaukee, USA, integriert 

ist. JPEG2000 erlaubt qualitative verlustbehaftete Datenkompression zwischen 100% und 10%, 

in der Studie mit diskreten Lossy-Schritten (Lossy-0, Lossy-90 bis Lossy-10) bezeichnet. Der 

Einsatz des CDMAM-Phantomes Typ 3.4 zur Simulation der Brust mit der entsprechenden 

Auswertungssoftware, CDMAM-Analyser  V1.3, Artinis Medical Systems, The Nederlands, 

objektiviert die Qualitätsunterschiede der Bilder und verwendet dabei den bereits in anderen 

Studien etablierten Qualitätsmarker IQFinv [109 - 117].  Evaluiert wurden 600 CDMAM-

Phantombilder mittels des Statistikprogramms SPSS für univariate einfaktorielle 

Varianzanalysen sowie eine univariate zweifaktorielle Varianzanalyse. Als signifikante 

Einflußgrößen auf die Bildqualität zeigten sich in der Analyse sowohl die Schichtdicke als auch 

die Dosis (p<0,01), als auch der Komprimierungsfaktor (p< 0,01). Ferner wurde eine signifikante 

Wechselwirkung zwischen der Schichtdicke und dem Komprimierungsfaktor beobachtet 

(p<0,05). Das heißt bei geringerer Schichtdicke hatte der Komprimierungsfaktor einen 

geringeren Einfluß auf die Bildqualität. Der Zusammenhang der Bildgüte von der Schichtdicke 

macht eine verlustbehaftete Bildkompression von dicken Schichten mit einem PMMA von 5 cm 

oder größer unter den heutigen gesetzlichen Auflagen fraglich. Die Kompressionsraten variierten 

je nach ursprünglicher Bildqualität, die mit dem Qualitätswert IQFinv beschrieben wurde. Bilder 

mit hoher Anfangsbildqualität erreichten primär schlechtere Kompressionsraten als Bilder mit 

geringerer Anfangsbildqualität. Sie ließen sich aber tiefer komprimieren als die qualitätsarmen 

Vergleichsbilder und somit ist die in der Literatur empfohlene Mindestkompressionsrate von 

1:10 erzielt worden. 
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Für die Dosis konnte eine statistisch signifikante Wechselwirkung mit dem 

Komprimierungsfaktor auf die Bildqualität nicht nachgewiesen werden. Insbesondere Letzteres 

hat richtungsweisenden Einfluß auf die Gestaltung zukünftiger Studien und die Wertigkeit 

vergangener Studien, die über die Datenkompression der Mammographiebilder auf eine 

mögliche Dosisreduktion der Mammographie schließen.  

Unter Berücksichtigung der Strahlenschutzbestimmungen ist es mithilfe des CDMAM-Phantoms 

und dem computerisierten Auswertungsprogramm gelungen, einen unteren und oberen 

technischen Schwellenwert der Bildqualität (IQFinv) für das verwendete Mammographiegerät 

Senographe 2000D der Fa. General Electrics – Healthcare, Buc. France, zu ermitteln. Die 

Methode ist auf jedes Mammographiegerät am Markt übertragbar. Ob allerdings die 

Absolutwerte tatsächlich vergleichbar sind und ob sie für das menschliche Sehen adaptierbar 

sind sollte mit weiteren Studien belegt werden. Die Definition eines technischen unteren 

Schwellenwertes für die Bildqualität ist aus Sicht einer möglichen Dosisreduktion nicht nur 

sinnvoll, sondern notwendig. Der obere Schwellenwert kann als Entscheidungshilfe dienen, ob 

eine weitere Bildverbesserung durch technische Modifikationen am Detektor, tatsächlich 

sinnvoll oder rausgeworfenes Geld ist. 
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9. Abkürzungsverzeichnis und Begriffserläuterungen 

 
Abb.: Abbildung. 
 
Airy-Disk: Beugungsscheibchen. Begriff aus der Optik zur Beschreibung des Auflösungsvermögens 

und der Schärfe. 
 
ADSL / ADSL2+: Asymmetric Digital Subscriber Line. Gebräuchliche Anschlusstechnik von 

Breitbandübermittlung im Datenfernverkehr (in Deutschland über ISDN) für den 
Konsumenten (Endkunden). Auf der Grundlage von DSL werden Daten ohne 
Beeinflussung der Telefonie über den Festnetzanschluß übermittelt. Die Sprach- und 
Datenströme werden mit einem Splitter getrennt. Die höheren Frequenzbereiche 
werden vom Datenverkehr genutzt. Aufgrund der Leistungsdämpfung und Reflexionen 
ist ADSL geographisch begrenzt. Bitrate von 16MBit/s im Empfang und 1125 kBit/s 
Sendeleistung sind in Deutschland möglich.  

 ADSL2+ weitet den Frequenzbereich nach oben auf 2,2 MHz auf. Bei kurzen 
Entfernungen sind Datenübertragungsgeschwindigkeiten bis zu 25MBit/s im Empfang 
und 3,5 MBit/s im Senden möglich. 

 
AfA: Absetzung für Abschreibung. In Deutschland können die Anschaffungskosten für ein 

Wirtschaftsgut über einen in der AfA-Tabelle (aus dem Jahr 2003) festgelegten Zeitraum 
(betriebswirtschaftliche Nutzungsdauer) gewinnmindernd abgezogen werden und 
wirken sich damit steuermindernd aus. 

 
Bd.: Band. 
 
Bildkontrast:  Der Kontrast entspricht dem Helligkeitsunterschied und ist in der Optik definiert als 

(Maximum (Helligkeit) – Minimum (Dunkelheit)) : (Maximum + Minimum). 
 
Bit / Byte: Die kleinste Speichereinheit in der elektronischen Datenverarbeitung wird als Bit 

bezeichnet. Zwei (elektronische) Zustände eines Bit sind möglich, „Null“ oder  „Eins“ 
bzw. „low“ oder „high“. Die Zahlenwerte werden im Binärsystem von 2n dargestellt. 
Werden 8 Bits als ein Datenpaketchen zusammen genommen, so spricht man von Byte. 
Das Byte ist die Standardkapazitätsgröße von Speichermedien, wie z.B. Festplatten, CDs, 
DVDs oder des Arbeitsspeichers. 2

10
 Byte entsprechen 1 Kilobyte (kB) was 1024 Byte 

entspricht. Verwirrung stiftet die durchaus übliche Bezeichnung im Dezimalkode. Hier 
bedeutet 1kB = 1000 Byte. Eine 1 TB-Festplatte wird vom binär arbeitenden 
Softwaresystem eventuell „nur“ mit 0,9TB oder 931GB angezeigt, die Kapazität ist aber 
dieselbe. Die Großbuchstaben-Bezeichnung TB ist für den Dezimalkode reserviert und 
Tbyte bezeichnet die binäre Basis von 1024. 

 
Bitrate: Die Geschwindigkeit der Datenübertragung (Bitrate) wird auf der Basis von Bits 

angegeben, 1 kbit/s = 1024 Bits/s. Die Bezeichnung von 1MB/s auf der Basis von 8 Bit/s 
bedeutet das M-fache von 8 Bit/s. 1MB/s ist demnach acht Mal schneller ist als 1Mbit/s. 

 
Bittiefe: Graustufenauflösung im Binärkode, z.B. 28  entspricht 256 Graustufen von Schwarz nach 

Weiß (Schwarz=0, Weiß=255). 
 
Blooming: Eine Übersteuerung eines Detektors geschieht durch Überexposition. In diesem Fall 

kommt es zu einem Überlaufen der elektrischen Ladungen von einer Pixelzelle in die 
nächste. Dieser Effekt ist als Blooming bekannt. 

 
BMU: Bundesministerium für Umwelt, Naturschutz und Reaktorsicherheit. 
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CAD: Computer Aided Diagnosis. 
 
CT: Computertomograph. 
  
DICOM: Digital Imaging and Communications in Medicine. Ein in Nordamerika entwickelter 

offener Standard für den Datenaustausch von Medizingeräten. 
 
DICOMZIP: Weiterentwicklung von ZIP speziell für medizinische Graustufenbilder. 
 
DSL: Digital Subscriber Line. Datenübertragungsstand(s) im Breitbandnetz mit hoher 

Bandbreite und Übertragungsraten von bis zu 500 MBit/s über (in Deutschland über 
analoge 2-adrige Telefonanschlüsse) Kupferleitungen. Die tatsächliche 
Internetübertragungsrate wird durch den Zugangsserver bestimmt. 

 
Dynamikumfang: Der Dynamikumfang beschreibt den Dosisbereich, den der Mammographiedetektor 

ohne Unter- oder Übersteuerung in ein Ausgangssinal umsetzten kann. Das Verhältnis 
der optischen Dichte ist der einfallenden Strahlung direkt proportional (lineare Kennlinie 
der digitalen Detektoren). 

 
Entropiekodierung: Methode zur (verlustfreien) Datenkompression, häufig kombiniert mit anderen 

Rechenalgorithmen. Die Entropie beschreibt die Informationsdichte eines 
(Zeichen)Systems. 

 
EPQC: European Protocol for the Quality Control of the Physical and Technical Aspects of 

Mammography Screening. 
 
et al.: et alii. 
 
Header: Kopfzeile, Kopfdaten, Einleitung oder Vorspann. In der Informationstechnik werden 

sogenannte Metadaten am Anfang des (Nutz-) Datenblocks als Header bezeichnet. 
 
Hochpassfilterung:  Die Werte einer Funktion oberhalb einer gesetzten Grenze (Grenzfunktion) werden mit 1 

multipliziert, also durchgelassen, die Werte unterhalb der Grenzfrequenz dagegen 
werden auf  Null gesetzt, also gelöscht. 

 
Hrsg.: Herausgeber. 
 
Huffman-Code: Eine Form der Entropiekodierung von David A. Huffman, die er 1952 veröffentlichte.  Der 

Algorithmus der Huffman-Kodierung wird von dem Datenkompressionsprogramm / 
Datenspeicherformat JPEG benutzt. 

 
ISDN: Integrated Services Digital Network. 1980 erstmals verabschiedeter internationaler 

Standard für digitale Telekommunikation. Er intergierte bis Anfang 2000 in allen EU-
Mitgliedstaaten die Netzdienste Telefonie, Teletex, Fernschreiben (Telex) und Datex-L, 
Datex-P (Datennetze). Gemeinhin wird mit dem Begriff das Telefonieren gleichgesetzt. 

 
ISO: ISO steht für Internationale Organisation für Normung, die am 23.02.1947 in Genf ihre 

Arbeit begonnen hat. Es sind hier mehr als 150 Länder repräsentiert. 
 
JPEG: JPEG steht für Joint Photographic Experts Group, die es seit 1986 gibt. Diese 

Arbeitsgruppe hat seitdem diverse Standards in der digitalen Bildbearbeitung zusammen 
mit der ISO-Gruppe generiert. Umgangssprachlich wird damit ein 
Bilddaten(speicher)format verstanden. 
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JPEG2000: Das in dieser Arbeit benutzte Datenkomprimierungsprogramm. 1997 entstand bei der 
ISO die Idee einen Nachfolger für JPEG zu konstruieren. Im Dezember 2000 wurde der 
JPEG2000-Standard offiziell verabschiedet. 

 
LZW:  Laufzeitkodierung. Ziv- Lempel-Kodierung zu verlustfreien Bilddatenkompression. 
 
Metadaten: Begriff aus der Informationstechnik. Zusatzinformationen zu einem Nutzdatenbündel. 

Enthalten sind hier z.B. Daten über Absender, Empfänger, Typ und Lebensdauer des 
Datenpakets. Typischerweise sind außerdem Angaben zu Größe, Auflösung (bei Bildern), 
Datenrate (bei Audio- und Video-Dateien), Version des Dateityps, usw. vorhanden.  

 
mGy (Milligray):  Gray ist die Einheit der Energiedosis von ionisierender Strahlung. Sie ist physikalisch 

identisch mit Sievert, denn beide beschreiben 1 Joule pro Kilogramm. In der 
Radiobiologie ist die Bezeichnung Sievert allerdings für die Äquivalenzdosis reserviert, da 
ein dimensionsloser Gewichtungsfaktor enthalten ist, der die biologische Wirksamkeit 
der Strahlung im jeweiligen Gewebe (Empfindlichkeit) beschreibt. 
(Strahlenschutzverordnung vom 20.06.2001) 

 
Modulation/ 
Kontrast: Die Modulation beschreibt bei periodisch veränderten Größen (z.B. Sinuskurven) den 

Unterschied zwischen Maximum und Minimum (Zahl zwischen 0 und 100%). Im Bild 
entspricht das der Differenz zwischen hell und dunkel, also dem Kontrast. 

 
Multiplexverfahren:  Gebräuchliche Technik in der Datenfernübertragung mit ISDN mit einer Bitrate von 2 

Mbit/Sekunde. Es werden mehrere verschiedene Signale gebündelt oder zeitlich 
ineinander verschachtelt, um sie ohne gegenseitige Beeinflussung simultan und 
gemeinsam übertragen zu können. 

 
Nyquist Frequenz:  Die maximale erreichbare räumliche Auflösung in einem Bild ist durch die Nyquist 

Frequenz eines Detektors bestimmt. Diese besagt, daß nur Objekte, die doppelt so groß 
wie die Pixelgröße sind, korrekt wiedergegeben werden können. Kleinere Objekte 
werden entweder falsch oder überhaupt nicht visualisiert. 

 
Objektkontrast: Der Objektkontrast wird definiert als die Erkennbarkeit eines Objektes vor seinem 

Hintergrund. Physikalisch ausgedrückt: Objektkontrast = (Objektintensität – 
Hintergrundintensität) / Hintergrundintensität. 

 
Ortsauflösung: Die Ortsauflösung wird angegeben als den kleinsten noch wahrnehmbaren Abstand 

zwischen zwei Strukturen. Gemessen in der Mammographie mit Streifencharts 
(Bleistrichraster) in der Form von lp/mm (Linienpaare pro Millimeter). 

 
Photomultiplier: Der Photomultiplier (Teilchendetektor) besteht aus einer Röhre mit einem 

Eintrittsfenster für Photonen (Lichtquanten), die auf ein Kathodenmaterial treffen, das 
schwach gebundene Valenzelektronen besitzt (Szintillatormaterial). Der Lichtimpuls 
führt zum Austreten von Elektronen aus diesen Material und wird in Richtung Anode 
beschleunigt. Durch 6 -14 Diodenstufen, mit ebenfalls schwach gebundenen 
Valenzelektroden, zwischen Kathode und Anode, werden die aufschlagenden Elektronen 
um ein vielfaches verstärkt. Jede Diode fügt mehr Sekundär-Elektronen hinzu, die auf 
den Weg zur Anode mehr und mehr Geschwindigkeit aufnehmen. Das Ausgangssignal 
wird somit  104 bis 107–fach verstärkt und ist somit gut messbar. Bis auf statistische 
Schwankungen ist das Ausgangssignal proportional zum Eingangssignal. 
(http://www.xplora.org) 

 
PACS: Picture Archiving and Communication System. Zu Deutsch: Bilddatenarchiv. 
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Pixel / Pixelmatrix: Ein digitales Bild besteht aus einzelnen Bildpunkten, die mathematisch mit einer 2- 
dimensionalen Matrix in X- und Y-Richtung beschrieben wird. Die quadratischen oder 
rechteckigen Bildpunkte der Bildmatrix werden als Pixel bezeichnet. Ein normiertes Maß 
für die Auflösung ist die Anzahl der Punkte pro Längeneinheit (dots per Inch = dpi), z.B. 
800 x 600 dpi bedeutet 800 dpi in x-Richtung und 600 dpi in y-Richtung. Ein Pixel 
entspricht einer Photodiode. Je größer der Pixel ist, umso höher ist die 
Lichtempfindlichkeit und der Dynamikumfang des Sensors. Je kleiner der Pixel ist, desto 
besser die Bildauflösung/Ortsauflösung des Detektors. 

 
PSF:  Point Spread Funktion – Verwaschungsfunktion. Beschreibt wie genau ein Punkt von 

einem optischen System als Punkt dargestellt wird. 
 
PSNR / SNR:  Peak signal to noise ratio ist ein technischer Ausdruck für das Verhältnis zwischen einem 

Eingangssignal und dem Störrauschen, das den Empfang bzw. die Darstellung des Signals 
beeinträchtigt. PSNR wird gewöhnlich als logarithmische Funktion in Dezibel angegeben. 
Es wird benutzt um die Qualität einer verlustbehafteten Rekonstruktion, z.B. eines Bildes 
im Vergleich zum nicht komprimierten Bild, zu beschreiben. In diesem Fall ist das 
Rauschen (Spitzenwert) gleich dem Fehler, der durch die verlustbehaftete Kompression 
erzeugt wird.  
Signal to Noise Ratio ist ein technisches Maß für die Qualität eines Nutzsignals, das von 
einem Rauschsignal überlagert ist. Die mittlere Leistung des Nutzsignals wird in 
Verhältnis zur mittleren Leistung des Störsignals der gleichen Signalquelle gesetzt. 
(www.de.wikipedia/Signal-Rausch-Verhältnis) 

 
Varianzanalyse: Statistisches Verfahren zur Mustererkennung, um Aufschlüsse der in den Daten 

liegenden Gesetzmäßigkeiten zu erlangen. Mit den festgelegten Prüfgrößen des 
Verfahrens wird getestet, ob die Varianz zwischen den Gruppen größer ist als die Varianz 
innerhalb der Gruppen, d.h. ob sich z.B. die Gruppen signifikant unterscheiden. Die 
univariate Varianzanalyse betrachtet den Einfluss von einem (unabhängigen) Faktor auf 
eine abhängige Variable. Die zweifaktorielle Varianzanalyse berücksichtigt zwei Faktoren 
auf eine abhängige Variable (in dieser Arbeit z.B. Schichtdicke und Dosis als unabhängige 
Faktoren und die Bildqualität als abhängige Variable). 

 
Quanten- 
wirkungsgrad: Der Quantenwirkungsgrad (DQE: Detector Quantum Efficiency) beschreibt den 

Wirkungsgrad des Bildsensors bei der Erfassung des Röntgenstrahls. Er wird ausgedrückt 
durch den quadratischen Quotienten aus dem Signal/Rausch-Verhältnis vor und nach 
dem Erfassungsprozess als Raumfrequenzfunktion. Ein perfekter Sensor hat eine DQE 
von 100%, d.h. er detektiert jedes Photon und fügt kein eigenes Rauschen hinzu. Je 
höher die DQE desto weniger Dosis wird für ein rauschfreies Bild benötigt (SECTRA) 

 
Quantisierung: Ein physikalische Messung liefert zur Weiterverarbeitung z.B. ein elektrisches Signal. Das 

analoge Signal wird in zählbare Teilbereiche aufgerastert und jeweils (meistens) einer 
ganzen Zahl zugeordnet. Bei der Quantisierung nimmt eine stufenlose Größe, diskrete 
also isolierbare (zählbare) Werte an. 

 
Rayleigh-Kriterium: Optische Auflösungsgrenze. Zwei Objekte gelten dann als aufgelöst, wenn das 

Helligkeitsmaximum des einen Beugungsscheibchens auf dem ersten 
Helligkeitsminimum des Anderen zu liegen kommt. Der Abstand der Helligkeitsmaxima 
darf im Falle von Licht nicht kleiner sein als 1,22λ/D. 

 
Schweifeffekt: Auch Heeleffekt, Halo: Durch die Photonenrichtung, gegeben durch den Anodenwinkel, 

kommt es zu einer Verschmierung des Punktbildes in eine Richtung. Die Abbildung eines 
Punktes ist somit nicht symmetrisch. 

 

http://www.de.wikipedia/Signal-Rausch-Verhältnis
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Speichertiefe:  Jedem Pixel ist ein bestimmter Grauwert zugeordnet. Die Kontrastdifferenzierung 
(Speichertiefe) beschreibt die Helligkeitsabstufungen dieser Grauwerte, z.B. 214 Stufen 
(=16384 Helligkeitsstufen). Zum Vergleich: Das menschliche Auge nimmt ca. 100 
Helligkeitsunterschiede wahr. 

 
SPSS: Statistik- und Analyse-Software, die von der gleichnamigen Firma bis 2009 vertrieben 

wurde. Ursprünglich an der Stanford Universität 1968 entwickelt und stand für Statistical 
Package for the Social Sciences. 

 
Solarisation: Bei fotografischen Platten die Erscheinung, dass sich bei sehr langer Belichtung die 

Lichteinwirkung umkehrt. 
 
RIS / KIS: Radiologie Information System. Mit diesem Computersystem werden in der Radiologie 

Patientendaten, Abrechnungsdaten und Befunde verwaltet. Wird das System mit dem 
Bestellsystem des Krankenhauses und mit den klinischen Abteilungen gekoppelt spricht 
man vom Krankenhaus Information System. 

 
TCP/IP: Transmission Control Protocol / Internet Protocol. Ein Netzwerkprotokoll, das sich 

wegen der zwingenden Verwendung von IP-Adressen im Internet seit den 80iger Jahren 
durchsetzt. 

 
TFT / TFT-Display: Thin-Film-Transistor. Basis der Flatpanel-Detektoren mit typisch schichtweisem Aufbau. 

Der aktive Halbleiter besteht meist aus einer Schicht von amorphem Silizium, kann aber 
auch aus anderen Metalloxiden bestehen. Die Aufbauvarianten lassen nicht nur ein 
Auslesen von elektrischen Impulsen zu, sondern umgekehrt eignen sie sich zur 
Steuerung von Bildpunkten und sind in Flüssigkeitskristallbildschirmen weit verbreitet 
(Matrix-LCD).  

 
Tiefpassfilterung:  Die Tiefpassfilterung verhält sich umgekehrt zur Hochpassfilterung. Hier werden die 

Werte oberhalb der Grenzfunktion mit Null multipliziert, also gelöscht. 
 
ZIP: Phil Kat hat 1989 ein Programm mit dem Namen PKZIP/PKUNZIP eingeführt, um 

mehrere Dateien und das Mitspeichern von Pfadinformationen schnell (zip=speed) zu 
komprimieren und zu dekomprimieren.  
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