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ANOTACE

Bakald&ska prace je za¥ena na zji&ni a popsani hlavnich technickych pokiplkteré
sniZuji pacientm absorbovanou davku ionizujicihofedi hem vySeteni na vypoéetnim
tomografu. Cilem této prace je vyt jednotlivé systémy, jejich historicky vyvoj a
efektivitu pro sniZzeni radiai zatZe @i vySeteni pacienta. V praktickémadieni na fantomu
doloZime miru redukce Sumuippouziti iterativni rekonstrukce v porovnani sréivanou

zpstnou rekonstrukci obrazu.

KLi COVA SLOVA

vypoacetni tomograf, radimi davka, efektivni davka, Sum, filtrovanaéap projekce,

iterativni rekonstrukce

TITLE

Technical principles and procedures used to redadiation dose during CT scans

ANNOTATION

The thesis is focused on identifying and descritilreymajor technical advances that reduce
the patient's absorbed dose of ionizing radiationng examination using computational
tomography. The aim of this thesis is to explaire tharious systems, their historical
development and efficiency to reduce the radiagsposure of the patient. In practical
measurements on the phantom it will be demonstnatésk reduction when using iterative
reconstruction compared with filtered back pro@etimage reconstruction.

KEYWORDS

computed tomography, radiation dose, effective dasaeise, filtered back projection,

iterative reconstruction
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Seznam zkratek a terminologie

ALARA — As Low As Reasonably Achievable (“Tak nizkaék je rozuma dosazitelné®)
AP — anterior posterior {pdozadni)

CT — computed tomography (vyetni tomograf)

CARE Dose 4D — systém adaptivni modulace proudayfisiemens
Dual-source — dvou zdrojové CT

Dual-energy — dvou energetické CT

FBP — filtered back projection (filtrovana&pa projekce)

IRIS — Iterative Reconstruction in Image Space

IR — Iterative reconstruction (iterativni rekonsira)

Low dose scan — nizko-davkové skeny

Multislice detektor — vidady detektor

NCRP — National Council on Radiation Protection 8whsurements (narodni americka rada

pro radi&ni ochranu fed z&enim)

RTG — rentgenovo zani

SAFIRE — Sinogram Affirmed Iterative Reconstruction
UZIS — Ustav zdravotnickych informaci a statist&iR

VRT - volume rendering techniques



Uvod

NejuzivarjSi metodou radiodiagnostiky je dnegzbé rentgenové vySeni umokujici

pohled pod povrchéla pacienta. To ovSem narazi na mnoho omezeni, jaképatné
zobrazeni rgkkych tkani a omezena schopnost prostorovéeho esdlisProto se posledni
dobou stale vice rozsije vySeteni pomoci vypéetni tomografie (CT),

kterd je nejsofistikovaijSi radiodiagnostickou metodou vyuzivajici ionizitjio z&eni.

Nap‘iklad v diagnostice polytraumat je nezastupitelmobrazovaci metodou, jelikoz podava
vyborné prostorové Udaje o celérlet wetrg velmi dobrého zobrazeni akkych tkani

be¢hem rEkolika malo vtgin.

Prace je zagfena na popsani technickych posiup principi vyuzivanych pro snizovani
radianiho zatiZzeni pacieintpiéi CT vySetenich. Z dvodia vySe zmignych pati vySeteni
vypocetnim tomografem mezi negjprejSi radiodiagnosticka vyseni, bohuzel s velmi
vysokou radiani zagzi. To z&ina byt v dnesni d@bznany problém, jelikoz dostupnost CT
piistroji je velika a znéné také naiista indikace |éka k témto vySetenim. Proto je péeba
se zabyvat tznymi moznostmi a technickymi inovacemi, které gjiizradiani zatz
pii vySeteni. Tento problém se tyka nejen vgptmich tomograf, nybrz celého

zdravotnického oboru radiodiagnostiky.
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Cile prace:

1. Vyswétlit radiacné hygienickou problematiku vydeni vyp@etnim tomografem.

2. Popsat a vysitlit technické inovace slouzici pro snizeni davéwizujiciho zéeni
pii CT vySetenich.

3. Praktickym mgtenim dolozit vliv iterativni rekonstrukce obrazu smiZeni davky
ionizujiciho z&eni @i CT vySeteni.
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1 Sowasny stav problematiky

Podle americké studie se mezi roky 1996-2010 z\p@iet CT vySeteni z 52 na 149/1000
dosglych za rok. Udaje v absolutnictislech tikaji, e v roce 1980 bylo uskdt&éno
3 miliony CT vySeteni oproti 80 miliodm vySeteni v roce 2010, s kazd@dm nafistem
o 7,8%. A pra¥¢ zde je vidt enormni nérst kolektivni davky z#&ni populaci,
byt za uplynulych 30 let udlala CT technika velky pokrok, co se tyka snizednky z&eni
pii vySeteni. Studie hovid o nafistu paimeérné efektivni davky na osobu zasésh 15 let
z 1.2mSv vroce 1996 na 2.3mSv do roku 2010, vrael@ lékaské diagnostiky. Z této
studie 3.9% pacietitpiekonali r@éni kumulativni ddvku 50mSyv, coz odpovidépzné 8 CT
skerim hrudniku nebo 2800 RTG snifmk plic! To je hodnota maximalniho limitu
radianich pracovnikk v Ceské republice. Odhaduje se, Ze diagnostickéeazabude
mit na s¥domi cca 2% vSech onkologickych onem#n Velmi vazné jsou dopady radid
zatze na dtské pacienty, u kterych do budoucna indukuji asivgssi pravépodobnost

vzniku karcinogeneze oproti daggm. [1, 2, 3]

Nasledujici grafy vydané americkou radou pro radiaochranu NCRP dokladaji enormni
narist davek ionizujiciho zéni ze zdravotniho sektoru, podilejicich se naosekgijaté
davce populaci. Obrazek 1 znangje nafist davek ionizujiciho zéni ze zdravotniho sektoru
v poneru celor@ni zatze obyvatel USA v fibéhu necelych 30 let. Efektivni davka narostla
z 3.6mSv na 6.2mSv, zdravotnictviigeélo nafistem o 2,5mSv. Hlavnimifigpevateli
ve zdravotni p& jsou interveiini radiologie, nuklearni medicina a vyptni tomografie
viz obr. 2. Vypa@etni tomografie nese v dnesni datejktsSi podil na fispivku kolektivni

radiani zatZze ve zdravotnim sektoru. [1, 3, 4]
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2006

1980

primysl / priimysl / pracovni p. (0,1 %)
pracovni p. (0,3 %)

= spotrebni zbozi (2 %)

——___ spotrebni zboZi (2 %)
y
Zdravot.)

(15 %)
N

Zdravotnictvi (48 %)

Rok 1980 2006

Kolektivni efektivni davka (Sv) 835.000 1.870.000
Efektivni davka na osobu (mSv) 3,6 6,2

Obrazek 1 NCRP¢. 95 a¢. 160, rozdileni zdroji ionizujiciho z&eni na expozici obyvatel USA.

kosmicke
(pozadi)
vnitini (pozadi) (5%) (=5 %)

zemni (pozadi) (3%) - radon a thoran

(pozadi) (37 %)

=
v

wypodetni
tomuografie
(zdrav.) (24%)

primysl (=0,1%)
pracovnl p. (=0,7%)
spotiebni zbozi (2%)

nuklearni medicina skiagrafie
(zdravotnictyi) (12%) intervendni raiolagie 3 Skiaskopie
fzdravotnicti) (7 %) {zdravotnicte) (5%)

Obrazek 2 NCRP¢. 160, rozdleni zdroji ionizujiciho z&eni na expozici obyvatel USA z roku 2008.

! Physics Department: The Radiation Information NetwIdaho State University [online]. [cit. 2013-03].
Dostupné zhttp://www.physics.isu.edu/radinf/popdose.htm

2 FREIHERR, Greg. lonizing radiation exposure skiis 1980s. Diagnostic imaging [online]. 2009 [21013-
05-02]. Dostupné #ittp://www.diagnosticimaging.com/articles/ionizingdiation-exposure-skyrockets-1980s-0
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Vyvoj radigni zatze indukované zdravotnictvim USA je dobrymiktadem pro odhad
vyvoje Vv jinych zemich sta. Z divodu postupného vybavovani zdravotnickychizeni
meére vysgElych zemi vypdetnimi tomografy, coz vede k nadmé dostupnosti a indikaci

téchto vySeteni.

Diive celkem vzacné vydeni na vypoéetnim tomografu, na které byli i vice neZsini
¢ekaci doby se ¢eské republice v poslednich 10 letech stava napiiighou vySebvaci
modalitou téndi bezcekaci doby, a to navic velmi h@jivyuzivajici. To je ovSem zavazny
problém vzhledem k absorbovanym davkafntpchto vySetenich, které se daji z pohledu
pacienta povazovat za nejvySstkali davky u vybranych vySstni na oddeni nuklearni
mediciny nebo angiografickych sélech jsou podstay$si. Jenze CT vy§eni mize k&zne
pacient podstoupitdkolikrat za Zivot nebo také za rok, nemiuy duplicitnich vyséenich.

A to v piipack, Ze se CT vys&eni hrudniku rovnaiblizné 350 skiagrafickym snintikn téze
oblasti, neni zrovna zanedbatelné. Neboli, pagertatizen davkou radiace, kterofijmpe

z prirodniho pozadi v horizontu 2-3 let. [2]

Statisticka data z oboru radiodiagnostiky uvedengtatem zdravotnickych informaci
a statistikyCR (UZIS) viz tabulka 1tikaji, Ze mezi roky 2000 az 2011 doslo kisén patu
vypotetnich tomograf v Ceské republice o 55,5% z 99 na 154 tkuS nafistem pétu
vypocetnich tomograf koreloval i pdet vySeteni, ktery se zvysil o 59,9% z 582.284
na 931.188 vys&tni. VySSi procentualni nast vySeteni oproti naistu @istroja mizeme
vyswetlit zvySujici se indikaci k vySggni, tak i pouzitim modernich rychlejSichigbroja,
které dovoli vySéit vice pacient. Srovnani se statistikami z USA, vroce 2010 bylo
provedeno v USA 149 vydeni na 1000 obyvatel, Veské republice 87 vy&eni na 1000
obyvatel. Ohled& naristu vySeteni na 1000 obyvatel dosloGeské republice k progresu
ze 71 vySdeni v roce 2006 na 89 vyseni v roce 2011. [5, 6]
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Tabulka 1 Rist pottu CT p¥istroji a vySefeni v letech®

rok 2000 2006 2011
pocet CT 99 129 154
pocet vySeteni| 582 2841 725 494} 931 188

VySe uvedena statisticka data vypovidaji o ¢méan rozmachu vypetnich tomograf
v Ceské republice, ktery #al pred rokem 2000 a pokraje dodnes. Ovdem v porovnani
se statistickymi daty z USA, kde je q& vySeteni na tisic obyvatel o vice nez 70% vySsi,

se mohou zdat data generovana UZIS relathinka.

Celos¢tove doslo za poslednich 30 let k masovému tersiradiodiagnostickych metod
pouzivanych ve zdravotnictvi, tim ke Znému naiistu kolektivni davky ionizujiciho #éni.
Je poteba se zamyslet nad moznymi ugpby snizeni iispivku radi&ni zatze
ze zdravotniho sektoru. Radm hygienické hledisko jetdezitym aspektem ip konstrukci

modernich vypdetnich tomograi.

% Ustav zdravotnickych informaci a statisti&R: UZIS. [online]. [cit. 2013-04-14]. Dostupné z:
http://www.uzis.cz/category/tematicke-rady/zdravcita-statistika/radiologie-zobrazovaci-metody

* TRUELLOVA, Iva. Fistroje vybrané zdravotnické technikyCeské republice. Praha, 2002. Dostupné z:
http://www.apra.ipvz.cz/download.ashx?item=1AGest&ni prace v ramci specialigai pripravy. Skola
vefejného zdravotnictvi IPVZ. Vedouci prace Antoninlivia.
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2 Historie radiodiagnostiky

2.1 Obecné

Patatky dnes zékladniho obrazesliagnostického oboru radiodiagnostiky seata psat
jiz roku 1895, kdy Wilhelm Conrad Rontgencabprovadt vyzkumy s rentgenovym g&nim
emitovanym katodovou trubici, dneg€zb¢ nazyvanou rentgenka, kterou ovSem vynalezl
kolem roku 1870 britsky fyzik Sir William CrookesSpravny nazev by tedy &h znit
Crooksova katodova trubice viz obr 3. V té dpdst neznameé aé@ni ,prozaujici* materialy
pojmenoval roku 1895 préwVilhelm Conrad Rontgen jako igni X. Za tento objev byla
Wilhelmu Conradu Réntgenovi roku 1901&leha Nobelova cena za fyziku, a to jakibgc
prvni cena v historii. Jelikoz &h tento objev veliky potencidl pro medicinu,
zataly se zanedlouho pouzivat “rentgenky” pro snimkdvgacieni. Rozsahlému
a rychlému rozmachu této diagnostické metody hnedocatcich pispél i fakt,
Ze si Wilhelm Conrad Rdntgen nenechal tento objaemiovat. V nasledujicich obdobich
pokraioval rozvoj skiagrafickych a skiaskopickych zobreacich metod. Az byl roku 1971

sestaven prvni vygetni tomograf. [7, 8]

Obrézek 3 Nakres Crooksovy katodové trubicé.

® Crookes tube. Wikipedia: The Free Encyclopedidifieh [cit. 2013-05-02]. Dostupné z:
http://en.wikipedia.org/wiki/William_Crookes_Tube
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V ¢eskych zemich se oborem fluorescence zabyval Osstk Strouhal, ktery neprodlérpo
objevu Wilhelma Conrada Rontgena uistal se Spolkemieskych lékal prvni prednésku

z radiologie dne 17. 2. 1896, na jejimZ &avprof. Strouhal pronesl nasledujici citat:

.Nelze pochybovati, Ze spateou praci fysik vSeho vzélaného s¥ta objev Rontgeiv a jeho
uzivani se zdokonalidmou, o niZ dosud nemame tuSeni. Pak dozajistavanZiobjevu toho
k Gcelim mediciny bude zdokonaleno. Fysika poskytneéde# sesterské mohutny préstiek

diagnosticky a tim otéwu se také &de 1ékaské nové drahy k objém dilezitym.«® S8

2.2 Tomografické vypaotetni techniky

Teoretické zaklady tvorby obrazu v CT systémechofibljiz roku 1917 matematik
prof. Johann Radon, narozen roku 1887 &ibg, ktery sestavil integralni transformaci pro

vypocet z@Etné projekce obrazu, uzivané v rekonstnikh metodach vygetni tomografie.

Roku 1971 Sir Godfrey N. Hounsfield a Allan Mc. @wck uvedli prvni vypeetni tomograf
do praxe s nazvem EMI MARK | viz obr. 4. V roce7#9nasledoval cel&ovy tomograf.
Roku 1979 byli spolen¢ oceréni za vyvoj vyp@etniho tomografu Nobelovou cenou
za fyziologii a medicinu. [9]

Prvni vypaetni tomograf na Gzentieské republiky, respektiv€eskoslovenské republiky,

byl nainstalovan a spu$t ve Fakultni nemocnici v Hradci Kralové na podzoku 1979.

Historicky vyvoj proSel #kolika technickymi provedenimi vygetnich tomograf,

které se z dneSniho pohlethdi do gti ndsledujicich generactiptroja.

1.generace byla tvena bodovym rentgenovym paprskem, ktery z pro8ledttany snimal
jeden detektor, soustava vykonavala traft@laiotatni pohyb a skenovani jednobkeru trvalo

neékolik minut.

2.generace vykonavala taktéz tratistarotaini pohyb, ovSem vyuzivalo se uZjivového
svazku a soustavytkolika detektoil, casy na jederez klesly na desitky witia.

3.generace je t¥ena \Ejifovym svazkem rtg zéni a detektory sestavenymi dénee.

Tento systém vykonava pouze pohyb ¢ntadoba skenu se zkratila nékolik vtefin.

® SMORANC, Pavel. Rentgenové technika v iéke. 1. vyd. Pardubice: #dni piimyslova $kola
elektrotechnicka a VysSi odborna Skola Pardubie@42264 s. ISBN 80-854-3819-4.
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4.generace byla tvena velkym mnoZstvim stacionarnich detektaerkruhovém provedeni
a vre této soustavy obihala rentgenkasgiovitym svazkem.

5.generace tzv. tomografie s elektronovym svazKeoto ieSeni neobsahovalo RTG lampu,
ale elektronové #o, elektrony byly vychylovaci civkou dovedeny naodové tetiky,
kde doSlo k jejich zbrzshi. Anodové tefiky tvori prstenec okolo pacienta,
stejre jako detektory. Cela soustava je stacionarniQ]9,1

V technickém vyvoji vypoetnich tomograf bylo rekolik okamziki, které znamenaly
vyrazrgjSi posun techniky k dneSnimu stavu. Tim bylo \er&®76 celaiové CT, dale v roce
1987 zavedeni technologie slipring, ktera umozrokmvat gantry neustale jednim &mmm
bez omezeni. Slipring technologie umoznila v ro€@89l uvést na trh spiralni vypetni
tomograf, ktery byl vroce 1998 povySen na multislise 4fadym detektorem a rychlosti
rotace gantry 0,5s. Také byla zavedena modulace, rki&sa snizuje davky ionizujiciho
z&eni @i vySeteni. Od roku 2005 bylo mozné pouZzit dvou zdrojoypoetni tomograf.
A v roce 2009 byla na trh uvedena iterativni rekanse obrazu. [9,10]

Obrazek 4 EMI MARK 1. 7

" Science museum. [online]. [cit. 2013-04-16]. Desigl z:
http://www.sciencemuseum.org.uk/broughttolife/olgédisplay.aspx?id=6826&image=4
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Porovnani axialnickezl mozku z let 1972 (rozliSeni 80x80 pix., 8 odéthedi, otéka gantry
4 min. na 1x10 mntez, rekonstrukce tezu 7 minut) a 2010 (rozliSeni 512x512 pix., 4096
odstimi Sedi (vykr stedem a $i okna), otéka gantry 0.28 s na 256x0.5 miezi,

doba rekonstrukce vSeehzi v sekundach) viz obr. 5.

Obrazek 5 Axialni ¥ezy mozku z let 1972 (vlevo) a 2010 (vprav®).

VSechny generace CTdahy za cil zvySit rychlost vys&eni, z\tSit rozliSeni, kvalitu obrazu

a jeho co nejrngjSi rekonstrukci. Do dneSni doby @p konstrukce pouze 3ti generace,

ktera neustéle prochazi dalSimi a dalSimi vylepgeni

Vice nez 40 let jiz ukhlo od prvniho klinického CT vyseni, které se konalo 1. 10. 1971
v Atkinson Morley's Hospital v Londyn

8 Impactscan. [online]. [cit. 2013-04-20]. Dostupméttp://www.impactscan.org/CThistory.htm

® SIEMENS MEDICAL. SAFIRE: Sinogram Affirmed Iterag Reconstruction. [online]. Germany, Erlangen:
Siemens medical, 2010, s. 36 [cit. 2013-04-16].tDose z:
https://www.medical.siemens.com/siemens/en_INT/gd-BAs/files/brochures/SAFIRE_Brochure.pdf
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3 Teorie ionizujiciho z&eni

3.1 Fyzikalni vlastnosti ionizujiciho z&eni

Za ionizujici zéeni povazujeme to, které ma schopnastpgpichodu latkou tviit z atomi
ionty. lonizujici z&eni mizeme dlit bud na @Fimo a nepimo ionizujici z&eni nebo
na korpuskularni a elektromagnetickégléhi z&eni podle pimé nebo nefmé ionizace
je zavislé na jeho naboiji, Eni Fimo ionizujici ma naboj, jako néplad z&eni alfa, beta+/-,
elektrony, protony atd. Zéni nepimo ionizujici ndboj nema, jako fotony, neutronyl.at
Dé¢leni z&eni na korpuskularni (elektrony, alfa, neutronyglektromagnetické (rtg ¥éni,
gama zé#eni) je dle jeho zisobu Sieni jako hmotnychtastic nebo elektromagnetického
vinéni s danou vinovou délkou a tomu odpovidajici ferlci. Dhlezitou vlastnosti
ionizujiciho z&eni je jeho energie, ktera mu dava schopnost ieaizprostedi, kterym
prochazi. Za minimalni energiifipkteré je z&eni schopné vyvolavat ionizaci, se povazuje
energie na urovni 5eV, coZz ovSem neplati priezneutronové a beta+ neboli pozitrony.
[11]

3.2 Zdroje ionizujiciho zéareni

lonizujici z&eni se naprostofipozere vyskytuje v girodé i vesmiru. Jeho zdroje itheme

delit na prirodni a unglé.

Mezi pifrodni zdroje pat radioaktivni prvky £, 2%2Th) a jejich dc#&né produkty #°Rn,
21%0) a dal3i. Préradon je pirodnim zdrojem ionizujiciho #éni, ktery nese nejtsi podil
na ozéeni z girodniho pozadi. Problematika radonu se tyk&dpvSim budov, kam
prostupuje z pdy a podzemni vody, rozpadem uranu a radia, jeldeojdna o vzacny plyn.
Nebezpeéné procloveka jsou pedevsim produkty jeho rozpadu, jakymi jsou izotppionia,
které [ své gemené emituji alfa castice, pra¥ ty maji velky linearni fenos energie.
Mimo jiné se radon vyuzZiva pro diagnostiku podzemody v geologii, ale také k d6¢
v jachymovskych laznich. DalSimfippdnimi zdroji zé&eni jsou kosmick&lesa jako Slunce,
supernovy, a dalSi, generujici ionizujicireadi, kterému se obegrtika z&eni kosmicke,

tvorené pevazrié protony, alfacasticemi a elektrony. iBd timto kosmickym Zé&nim nas
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na Zemi chrani Van Allenovy radiai pasy tvéené magnetickym polem Ze&mPirodni
radionuklid®*Rn je zodpo¥dny aZ za 50% davky z celkového fe# populace. [11]

Umelymi zdroji ionizujiciho z&eni rozumime ty, které se vippdé nevyskytuji, pipadré

si je vyrabime pro nasi pebu.Radime sem jaderné zbrarreaktory, urychlovée ¢astic
jako cyklotrony, linearni urychlova, které nachazeji vyuziti vradid onkologii.
Také sem pét umele vyrobené radioaktivni chemické prvky jako pluton, americium,
nobelium a dalSi. V radiodiagnostice se jakcilynzdroj z&eni pouziva Crooksova vakuova
trubice znama pod nazvem rentgenka emitujici rextge z&eni o volitelné energii, ktera
je vhodna pro RTG diagnostiku. Momentillékaiské ozéeni gispiva vCeské republice
asi 11% z celkové davky populace. Naproti tomu AUkStatocast az 50%. [1, 5, 11]

3.3 Interakce s hmotou

Z vySe uvedeného vyplyva, Ze v radiodiagnosticenseo oblasti nuklearni mediciny pouziva
pro tvorbu obrazu vyhradmrentgenovo z&ni, a to hned zékolika davodi. Pokud je RTG
Z&i¢ ve vypnutém stavu, tak negeneruje Zadné ionizap@ni, coz zdroje Zéni uzivané
v nuklearni medici® nesphuji a musi se komplikov&nstinit, ale i pesto s nim musi byt
nakladano jako se zdrojem ionizujicihderd dle atomového zdkona pro mirové uzthto
zdroja. DalSi vyhodou je, Ze wieme snadno volit energii ighi a tim jeho prostupnost
hmotou, mimo toho iizeme také volit jeho mnozstvi. Elektromagnetickdéer mize

v hmot interagovat #&kolika zpisoby, zde zminime pouz# rakladni interakce s hmotou,

tyto d&je probihaji v zavislosti na energiiizai.

3.3.1 Fotoelektricky jev

Tento @&j se uplatiuje @i nizSich energiich fotan Nastava, pokud foton‘@da vesSkerou svoji
energii obalovému elektronu a zanikne. Enerdgedana musi byt tak velika, abyegonala
vazebné sily, které drzi elektron ve slupce atonjes® mu dodala dostataou kinetickou
energii. Vysledna kineticka energie elektronu potéle energie fotonu snizend o vazebnou
energii elektronu. Timto #Zgobem uvoldné elektrony z obalu atomu se nazyvaji
fotoelektrony. Misto po uvolimém elektronu obsadi elektron z vysSi slupky olaakyz&i

nadbyténou energii ve forr elektromagnetického #ni viz obr. 6. Tento jev se mimo jiné
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uziva u polovodiovych detektar z&eni nebo v fipadt solarni energetiky, kde uvané
elektrony misobi jako nosinaboje. [12]

3.3.2 Comptoniv rozptyl

Tento jev se uplatje @i strednich az vysSich energiich fotonu. Jedna se \addssrazku
fotonu s obalovym elektronem, ktery excituje zehsv@rbitalu do prosedi, ovSem foton
nezanika jako vippact fotoefektu, ale pokkalje dal, z mista srazky odchylen o dany uhel.
Velikost odchyleni fotonu z jeho smu je pimo zavisla na mnoZstviigdané energie
elektronu.Cim mensi mnoZstvi kinetické energiega foton elektronu, tim m&ije vychylen

ze svého siru. Po srazce foton pokiaje dale v novém sénu s nizsi energii a tim @me
delSi vinovou délkou. Tento foton prddva dalSi a dalSi comptonovy rozptyly, az nakonec

zanikne fotoefektem viz obr. 6. [12]

Toto je nefastji se projevujici jev v radiodiagnostice, diky lderu ziskavame obraz
o denzitnich rozdilech tkdn ovSem komptonovsky rozptylené fotony o velmi gtk
energiich, které navic dopadaji na detektor v jinfitistech, nez natipnce zdroj-detektor,
nam sil zvySuji Sum v obraze a tim snizZuji vyslednou kuatibrazu. Tento vysledny Sum
v obraze se snazime eliminovat jak filtraci (utwine) vstupniho svazku #ni, tak rastrem

pred detektorem obrazu. [7]

3.3.3 Tvorba elektron-pozitronovych para

Tento jev se uskut&uje aZz pi vysokych energiich elektromagnetickéhaerd z&inajici
na arovni 1,022 MeV a uplatje se od této hranice vySe az na TeV. Jev nagihyatletu
fotonu v €sné blizkosti atomového jadra, kde se pod vliveektackého pole jadra atomu
foton pgenmeni na elektron a pozitron,fgbyt&nou energii foton fedava jadru atomu.
Po kratkém letu pozitron anihiluje s elektronemkeldé a za vzniku dvou anihitmich kvant
o energii 511 keV oba zanikaji viz obr. 6. Vznikiyektron pokréuje ve svém sgiu

a ionizuje okoli, az uvizne v obali&kterého atomu. Tvorba elektron-pozitronovych dpar
probihd na atomech s vysokym protonovyiislem, sjadry atofn svelkym nabojem
a i vysokych energiich fotan [12]
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Obréazek 6 zakladni cje interakce fotonu s latkou?®

Y HUSAK, Vaclav. Jihoeska univerzita: Interakce ionizujiciharedi s progedim. [online]. [cit. 2013-04-20].
Dostupné zhttp://feamos.pf.jcu.cz/amos/kra/externi/kra_71601chtm
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3.4 Radiobiologické (&inky a rizika

Radiobiologie je obor zabyvajici seimky ionizujiciho z&eni na Zivou hmotu. Na zakkad
vyzkumi vime, Ze dinky ionizujiciho z&eni na Zivou hmotu se projevuji u vSech forem
Zivota v zavislosti naifjaté davce, form Zivota i individuélnich dispozic. &ihky se daji
rozclit na giimé a nefimé. Rimé &inky jsou takové, kdy ionizujici #éni pisobi zlomy
Sroubovice DNA nebo ip vysokych expozicich naruSujgimo celularni strukturu bgé.

Za nepimé &inky povazujeme ty, kdy buwtiné poskozeni {ysobi radikaly vody,
které vznikaji radiolyzou vodyipprichodu zé&eni Zivou hmotou. dchto radiobiologickych

acinku se vyuziva v radiai onkologii, na kterou mé radiobiologi¢imou vazbu.

Rizika zpisobena ionizujicim zé&nim jsou dlitelna na dva typy, a to deterministicka
a stochastickad. O deterministickyckincich mluvime v fipac, Ze gFjata davka pekraii
prah o definované udrovni, u které {istvime, Ze dojde k posSkozeni ®zéé tkas,
proto zde udavame prahové davky. Prahové davky prajirizné tkag riznou vysi,
nagiklad pro @ni ¢o¢ku se udava v dopotani mezinarodni komise radiologické ochrany
ICRP 103 jednorazova prahova davka 0,5 az 2Gy jstitainé zakaly. Tento prah je zvySen
frakcionaci davky. Stochastickéidky jsou takové, které sijakou pravé@podobnosti mizou

v budoucnu vyvolat nezadouci 2ny oz&ené tkam. Rizikovost malych davek se duje
pomoci extrapolace z vysokych davek, tudiz zauvisiaska na davce je ifmo unerna.
Pouziva se ktomu LNT model, ktetyka, Ze z#eni je vzdy povazovano za Skodlivé,
v linearni zavislosti, bez jakékoli prahové hodnafytoho vyplyva, Zze neni malych davek
a jakékoliv niize hypoteticky vyvolat karcinogenezi. [11, 12, 13]
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3.5 Zakladni principy ochrany a ALARA

Zakladni principy radini ochrany ped ionizujicim zéenim plati pro ochranu populace,

rozdlitelnou do kategorii civilist, pacient a radignich pracovnii.

Ochranac¢asem, jelikoZz neni mozno dodat davkuerd v nulovéméase, ale fijatad davka
je piimo umérna dolé expozice, je mozno seqdl obdrzenou davkou chranit maximalnim
shizenimc¢asu expozice v zameném prostoru nebo manipulaci se zdrojem ionitwgici

z&eni.

Ochrana vzdalenosti, jelikoz plosny davkovyikpn klesd nefimo umerné s druhou
mocninou vzdalenosti od zdroje ionizujicihofesdi. MoZnou ochranou fe¢d zdrojem
ionizujiciho z#&eni je pohybovat se vco néjgi vzdalenosti od tohoto zdroje,

piipadré pouzivat pro manipulaci paioky oddalujici zdroj zé&ni od &la.

Ochrana stignim, uzZiva se materialabsorbujicich z&ni, které zpsobuji zeslabeni jeho
toku. Efektivita stigni je zavisla fimo an®rné na protonovéntisle materidlu pouZzitém
ke stirgni, energii z&éeni a mohutnosti stinici vrstvy. Stinici schopnest udava
jako polovrstva materialu.®né materialy majitiznou absorpci elektromagnetickéhderd.
Prakticky se stigni pouziva v podabbarytovych omitek, olovnatych skel, otmych pléaf,
ochranné ologné zasiry nebo baryovych bryli. [11, 12]

3.5.1 Princip ALARA

Na v8ech uUrovnich radiai ochrany se uplatije optimaliz&ni princip ochrany ALARA
(As Low As Reasonably Achievable), ktetyka, ze davka zé@ni ma byt tak mala,

jak je mozné rozumindosahnout pro ziskani dostatého diagnostického vysledku. [12]
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3.5.2 Ochrana a pacienti a civilista

Léka'ské oz&eni sice nepodléha zadnym lifnit, ale podléha principn radi&ni ochrany.
Jednim z nich je princip Aglodreni, kdy diagnosticky nebo terapeutickyirnps ozéeni
pacienta musifevysit rizika, kter4 oz@ni gedstavuje. DalSim v ochrapacienta je princip
optimalizace, kteryikd, Ze pacient ma byt amm minimalni moZznou davkou, kterd jest
zajisti dobré diagnostické vysledky. Do ochranyigmid pati i zavedeni diagnostickych
referegnich drovni, které by tha pi oz&eni pacient jednotliva pracovigt sphovat,
piipadré udtlat napravna op#gni pro jejich spléni. Diagnostické referéni Urovre ovSem
nejsou limitnimi hodnotami. Kro#nlékarského oz#eni civilisté podléhaji limitu ozéni
efektivni davky 1mSv/rok. [11, 13]

3.5.3 Ochrana radia¢nich pracovniki

Ochrana radignich pracovnik podléha principm odivodreni, optimalizace a limitovani.
Radiani pracovnici se @i do kategorii A a B. Kategorie jsou razeny podle
pravdpodobnosti fijmuti uréité vySe davky ionizujiciho zani v pibéhu roku. Rijata davka
se odviji od pracovniho présti a kategorie Z&u, s nimiz pracuji. Limity radignich
pracovniki jsou efektivni davky 50mSv/rok, maximélmSak 100mSv za 5let. Tito pracovnici
podléhaji osobni dozimetrii. [11, 13]
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4 Zakladni princip CT

Z&kladni princip CT fistroje spoiva vtom, Ze jako jedina radiodiagnosticka metoda
vyuzivajici rtg zéeni dokaze zobrazit fitezy pacientovymétem na zaklad matematické
rekonstrukce mnoha RTG projekci, ale i objemovéorimmface o skenovaném objektu,
proto se jeho rozliSeni udava jak v pixelech, takelech. Nastup této zobrazovaci techniky

do klinické praxe znamenal revoluci v moznostedranovani.

Moderni CT pistroje jsou tveéeny zdrojem RTG zéni v podobd vakuové trubice,
kterd emituje RTG Zéni o pozadované energii a mnoZzstviiesa prochazidlem pacienta
a modulované dopada na detektory, kterych je vgedd: nekolik set. Velikost modulace
z&eni proslého na detektor je dana koeficientem hesla ktery vypovidd o absorpciieai
v dané tkani lidskéhoéla. Systém rentgenky a detektoru kolem pacientagutio rot&ni
pohyb, @i kterém se uskut#uji stovky snimani v rozsahu celych 360°. Z datraafch
v tomto jednomiezu se nasle@dnmatematickymi operacemi vypitava vysledny obraz.
Z&kladnim obrazem vytvenym CT pistrojem je axidlnitez t€lem pacienta. Z mnoha
po solé jdoucich axiélnichezii se dopegitavaji fezy v rovinach koronalnich a sagitalnich.
Mozné je dopditat i 3D zobrazeni pozadovanych tkani. Rrénoderni CT fistroje umi tato
obrazova data nabirat za pojezdu Wideiciho stolu, kdy dochazi k ndib dat tzv.
helik&dlnim zmsobem, coZz vyznamdnzvySuje rychlost vysS&eni. Pro zrychleni vySetni
se dnes &r¢ pouzivd multidetektorovychiistroja (MDCT), které pouzivaji pro néb dat
detektor az s 32éadami v ose Z, ktery umdije snimat 16cm délkyha pacienta. [14, 15,
16]
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5 Méreni davky ionizujiciho z&eni

M¢éteni davek ionizujiciho #éni se vyuziva v diagnostické medicin nékolika davodu.
Jednim z nich je ohodnoceni miry rizika ziera, jeZ podstupuje pacieni pliagnostickém
vySeteni, které se uphatje predevsSim v diagnosticehotnych Zen, fipadré u novorozeni

a malych dti. Oz&eni se vzdyidi dle principu ALARA. Dale se na zakkagbijaté davky
daji ohodnotit budouci pacientova rizika ohleédveniku karcinogeneze vyvolané danym
oz&enim. Sledovani ijatych davek je dlezité i z divodi prabéZzné kontroly techniky
vyuZivajici ionizujici z#eni, protoZze nestandakdrzvySené davky mohou signalizovat
poruchu pistroje nebo chyby v obsluzerigtroje. Sledovani davek pomaha ii pyvoji

a zdokonalovani RTG techniky u jednotlivych vyrépkde poukazuje na efektivitu danych
feSeni vzhledem ke sniZzeni daveékvySetenich.

U dozimetrie davek ionizujiciho #ni utujeme velikost absorbované davky v jednotkach
gray (Gy). Jeden gray odpovida absorbované engedinoho joulu v kilogramu latky.
Stejnou miru fijaté energie definuje i jednotka sievert (Sv)ot&em bere v potaz radis
vahovy faktor daného #eéni. Timto vyjaduje sievert biologické dinky z&eni na organismus
dané typem Z&ni a jeho energii. [11, 14]
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5.1 Absorbovana davka

Zakladni dozimetrickou velinou v radigni ochra® je absorbovana davka. Absorbovana
davka je umrna mnozZstvi iort vzniklych v daném objemu oi&né latky. Je to energie
ionizujiciho zé&eni, kterd se absorbuje Witém mist latky. Tato vekina se vyuziva

pro vypaty nasledujicich davek. [11]

D - absorbovana davka
d& — stedni energie
dm — hmotnost latky

Jednotkou absorbované davky je gray (Gy).

5.2 Ekvivalentni davka

Ekvivalentni davka je radiobiologickou hodnotou wajéci pisobeni ionizujiciho Zéni
na zZivou tka. Jedna se o soim stedni absorbované davky a raghitho vahového faktoru.
Radiani faktor se itzni podle typu ionizujiciho #ani. Vysledkem je stdni ekvivalentni

davka v ®jaké tkani, pipadré organu. [11]
HT = Z Wp. DT,R [SV]
R

Ht — ekvivalentni davka
Wg - radi&ni vahovy faktor
D+t r — stedni absorbovana davka

Jednotkou ekvivalentni davky je sievert (Sv)
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5.3 Efektivni davka

Efektivni davka pat mezi radiobiologické veliny. Pouziva se pro vyjéeni celkové
radiaini zatze osoby. Na zakl&defektivni davky je mozné porovnavat miru iwrd
nerovnondrné oz&enych osob, i vifpa oz&eni tiznymi druhy ionizujiciho zZ&ni.
Efektivni davka se vztahuje ke stochastickym raiolgickym (&inkam ionizujiciho zéeni.
Hodnotu efektivni davky ziskame sumou &at ekvivalentnich davek ve tkani gigiusnymi
tkanovymi vahovymi faktory. Tka&ovy vahovy faktor udava radiosenzitivitu jednotlvy
tk&ni vzhledem k ionizujicimu #éni a vi¢i ostatnim tkanim. Celkova suma vSechitkéych
vahovych faktol dava sotet 1. Vysledkem toho je, Zze kazdaitk@éa jiny podil na celkovém

riziku vzniku stochastickych poskozeni. [11]
E = Z wr. HT [SV]
T

E — efektivni davka
Ht — ekvivalentni davka
wr — tk&iovy vahovy faktor

Jednotkou efektivni davky je sievert (Sv).
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5.4 Méreni davky u CT

Vypocet a néreni davek u vypeetnich tomograf je zavislé na technickém provedeni daného

pristroje.

5.4.1 CTDI
Computed tomography dose index je zakladnim daukoiydexem u CT systéim Tento

davkovy index je spoitany jako integral podikvkou davkového profilu jednohtezu podél
osy Z cleny jmenovitou tloug&kou tezu. Odpovida tak singleslice CT systém [15, 17]

1 +7T
CTDI = — D(z).d G
w7 D@dz  [moy)

D(z) - davkovy profil ve smru primky Z kolmé k tomografické roviy davka se ri

jako absorbovana davka ve vzduchu
N - patet tomografickyctrezi vytvorenych jednou otkou zdroje zéeni

T — jmenovita tlougkatezu

5.4.2 CTDI 100

Computed tomography dose index ktery je odvozen zindexu CTDI jako integral
davkového profilu podél fimky kolmé k tomografické rovihZ v mezich od — 50 mm
do + 50 mm, denému so&inem patu tomografickychitezl N vytvorenych i jedné otéce
zdroje z&eni o0 360° a jmenovité tlotisy tomografickéhdezu v jedné ot&e zdroje z&eni.
Velicinou davky je kerma ve vzduchu, standa@rde néfeni provadi na fantomech oipnéru
160mm a 320mm, kterymi simulujeme hlavu a trup. téeay jsou z PMMA akrylatu
predstavujiciho vodu viz obr. 7. [15, 17]
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+50mm
CTDI]_OO = ﬁj Da(Z). dz [mGy]

—50mm

D,(z) - davkovy profil ve srru piimky Z kolmé k tomografické roviy davka se wti

jako absorbovanéa davka ve vzduchu
N - patet tomografickychezi vytvorenych jednou otkou zdroje zéeni

T — jmenovita tlougkaiezu

Termin CTDlgo byl zaveden proto, Zergdstavuje hodnotu davky lépe nez téadiCTDI,
integrovany od — 7T do + 7T. &feni CTDhoo je mnohem prakti¢jSi, protoze ¥tSina
pouzivanych ionizanich komirek pro ngeni davek réi 100 mm. CTDiy v sol& zahrnuje
davkovy naiist vyvolany skenovanim sousedicich vrstev. [15]

Obréazek 7 TéIni a hlavovy akrylatovy PMMA fantom pro méteni CTDI;g0™

1 p| Medical Diagnostic Equipment B.V. [online]. c2013-04-20]. Dostupné http://www.pi-
medical.eu/index.php?m=1&m2=2&¢c=382
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5.4.3 CTDI,,

Computed tomography dose index weighted je vazepgmérem z néfeni CTDhoo ktery
bere v potaz prostorové rozloZzeni davky ionizupcib&eni vosach X a Y jednoho
tomografickéhdezu. Jedna se o smi davky pijaté v centru a na periferii fantomu vzhledem
k rozdilnému objemuthto oblasti viz obr. 8. [15, 17]

1 2
CTDI,, =5 CTDIfyy + 5 CTDIfyq [mGy]

CTDIS,, — je hodnota CTQh, zmstena ve sedu fantomu
CTDIE,, — je hodnota CTDQho zmetena na periferii fantomu v hloubce 10mm pod povnche

Pomoci CTD|, zkouméame rozdilnou absorpcireéi ve stedu a na okrajita pacienta.

Obrazek 8 RozloZeni ni¥icich bodi na PMMA fantomu.*?

2 |mpactscan. [online]. [cit. 2013-04-20]. Dostupné
http://www.impactscan.org/slides/impactcourse/gples%200f%20ct%20dosimetry/img30.html
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5.4.4 CTDI

Computed tomography dose index volume je novym mbjg/m davkovym parametrem,
pouzivanym pro distribuci davky u vygetnich tomograf, které vyuzivaji helikalniho nétu
dat. Tento parametr bere v ivahu mezery rmezy, gipadré jejich prekryvani v zavislosti
na rychlosti rotace gantry a pojezdu vy8eaciho stolu vyp&etniho tomografu. Na rozdil
od CTDI, pctitda s davkovym rozlozenim krom os X a Y, také dp Askvili zapasteni pitch
faktoru viz obr. 9. [15, 17]

CTDI,, = CTDI,, .

pitch [mGy]

Pitch — parametr pitch je stanoven jakaqtdezi N krat jejich Stka T délena vzdalenosti
posuvu stolul po ose Zvzhledem k jedné &é& gantry, Udaje se udavaji v milimetrech

a parametr pitch je bezrozmécislo. [15, 17]

Pitch =1 Pitch = 0.5
CTDI,,=CTDI, CTDl,,, = CTDI /2 CTDI,,,, = 2 x CTDI,

Obréazek 9 Vliv pitch faktoru na CTDIvol. 2

13 Impactscan. [online]. [cit. 2013-04-20]. Dostugné
http://www.impactscan.org/slides/impactcourse/gples%200f%20ct%20dosimetry/img32.html
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5.4.5 DLP

Dose length product je davkovym parametrem, kteryzahuje na cely sken. Nasobi se zde
CTDlyo délkou skenu v centimetrech viz obr. 10. Diky toramto davkovy parametr
vypovida o celkové ifjaté davce ionizujiciho Zéni pacientem. Parametr DLP se udava

v miligray x cm. [15, 17]

DLP = CTDI,,,,; .L [mGy. cm]

L — uvadi délku skenu v centimetrech

s

Parametry DLP a CTRY jsou nejdlezitéjSimi davkovymi parametry ip vySetenich
vypocetnim tomografem, proto se automaticky ukladajibkaaové dokumentaci daného
vySeteni. Na zakla#l téchto dvou parameirse daji porovnatizné vySeatovaci protokoly

v zavislosti na davce ionizujicihofeai a Sumu v obraze. Z tohoto srovnani jsme schopni
zjistit efektivitu danych protokél co do vy&znosti kvality obrazk, vzhledem k davkam

které obdrzi pacient.

DLP=CTDIx L
Obrazek 10 DLP*

“VERDUN, F. R., F. BOCHUD, F. GUNDINCHET, A. AROUA&R. SCHNYDER a R. MEULI. Quality
Initiatives Radiation Risk: What You Should KnowTell Your Patientl. Radiographics [online]¢r@8,¢. 7,
s. 1807-1816 [cit. 2013-04-20]. ISSN 0271-5333. DIDI.1148/rg.287085042. Dostupné z:
http://radiographics.rsnajnls.org/cgi/doi/10.11 4887085042
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5.4.6 Efektivni davka E

Z vySe uvedenych davkovych indeje poteba zjistit efektivni davku, jakou obdrzi éeaa
osoba. Teprve na zakkaefektivni davky jsme schopni ohodnotit miru rizfgjatou s danym
diagnostickym ozi@&nim a pravépodobnost vzniku nezadoucich stochastickyainki
pro cely organismus. Efektivni davku z CT vygei tedy ziskame soémem DLP
a konverzniho faktoru dgp ktery predstavuje regionadnnormalizovanou efektivni davku
o rozméru [mSv.(mGy.cri)]. Tento faktor v sob zahrnuje zpimsrované tkéové vahové

faktory w pro organy v ionizované oblasti. [15]

E =DLP 'EDLP [mSV]

Na zaklad specialnich antropomorfnich fantbprmnozstvi ndfeni a pdéitacovych simulaci

byly stanoveny hodnoty faktoruwE pro dané anatomické struktury viz tabulka 2.

Tabulka 2 Standardni konverzni faktory EDLP.*®

Agt?a?(mlf; a faktoru E p p [MSv.(MGy.cm?)]
Hlava 0,0021
Krk 0,0059
Hrudnik 0,014
Bricho 0,015
Panev 0,015

Vypocty efektivnich davek u vSech drlutoz&eni osob slouzi k posouzeni celkovych rizik
pro danou osobu, IByje oz&eni provedeno jakkoliv lok&tnnebo tiznymi druhy ionizujiciho
z&eni. Ziskame tak jeden parametr, na jehoZ zékiade porovnavat jakékoliv ogeni.

> MAHESH, Mahadevappa. MDCT Physics: The Basicschfelogy, Image Quality and Radiation Dose.
Philadelphia, PA: Lippincott Williams, c2009, xi9@ p. ISBN 078176811X. Dostupné z:
http://books.google.cz/books?id=kgN-
UZNNf4kC&pg=PA103&Ipg=PA103&dg=weighting+factor+DI&Source=bl&ots=jYz04uGISv&sig=PSYfh2
MTmMnNXxuM1BwvV2rC6eGG0&hl=cs&sa=X&ei=popkUY XgHaGJ4AB0B4&ved=0CHIQ6AEwWBg#v=0nep
age&qg=weighting%?20factor%20DLP&f=false
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6 HW vybaveni pro redukci davky

6.1 Zdroj

Kazdy RTG z&¢ ma zdroj, ktery je velmi idezity co do stability dodavaného vykonu
a jeho maximalni hodnoty. Vykon zdroje jéleZitym parametrem, jelikoZz u CT je peba
dodavat proud ip vysokém nagti. U modernich multislice helikalnich vypetnich
tomografi jsou naroky na zdroj vyrazrvyssi nez v fipact sekverinich singleslice fistroja

Z davodu vySSi rychlosti nalu dat.

Souwasti zdroje je VN generator, kteryniepadime Bzné nizké stdavé napti na vysoké
sttidavé napti. Sklada se z ustmov&’e, filtrace, invertoru, transformatoru, usmmovace

a filtrace viz obr. 11. Na prvni usimiova® privedeme nizké #idavée napti, které zde
pievedeme na nafi stejnosmirné, je poteba, aby bylo co nejlépe vyhlazené na filtru.
Poté pivadime nizké, ale jiz stejnosmmé nagti na invertor (sid), ktery z gho vytv&i
opét nagti stidavé, ovsem s ndmi zvolenou velmi vysokou frekielimvertor tudiz funguje
jako nasohi frekvence. Toto nizké, ale vysokofrek¢an nagti je pivadéno
na transformator, kterym nyni nasobime d&iBp na pozadovanou Uroie
Transformator funguje jako nasokmaggti. Na jeho vystupu mame vysoké BHpo vysoké
frekvenci. DalSi je v soustawruhy usmdrinovas, ktery vyrobi z vysokofrekvemiho napti

o amplitu& desitek kV nagti stejnosmirng, ale uz o vysokém U. Na zawlochazi ogt

k vyhlazeni nagti na filtru. Tento slozity postup transformace &tape dilezity, protozZe toto
vystupni napti pouzivame pro urychleni elektiomezi katodou a anodou rentgenovy lampy.
Nasled® nam udava energii RTG igni a jeho prostupnost latkou. [15]
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3f trafo usmérnéni filtrace  stifdaé | VN trafo usmérneni filtrace .
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Obréazek 11 Blokové schéma VN generétortf.

Souasti rotujiciho gantry je VN generator, a prot@gdvodniné snizit jeho velikost a vahu
na minimum. Toho se dosahuje jeho praci na vysokgtvencich, coz nam dovoli zmenSit

transformator, ktery je ne€fSi sodasti VN generétoru.

Je poteba, aby zdroj dodavajici vysoké atipna elektrody rentgenovy trubice byl
co nejstabilijsi, kdy nedochazi k vykyaim od geddefinovaného nafi, ¢imz by se Bhem

skenu ndnila energie RTG #&ni, to by naslednindukovalo vysSi Sum v obraze.

! DRASTICH, Ale$. Tomografické zobrazovaci systétyyd. Brno: VUT, 2004, 208 s. ISBN 80-214-2788-
4.
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6.2 Rentgenka

Rentgenka je zakladnim zdrojem RTGezd v radiodiagnostice, emituje brzdné RTGené,
které vznika B zbrzcni elektrori na anod. Jednd se o vakuovou skimou trubici,
kterd obsahuje dvelektrody opanych poti, katodu a anodu viz obr. 12. Mezintito
elektrodami je obrovsky elektricky potencial, vyany @ipojenym naptim ve vysi kolem
120 kV, které urychluje emitované elektrony z katodimto urychlenim jim je uflena
energie, kterd se nasledpii zbrzdni elektroi o anodu emituje do okoli jak ve foém
tepelného z#&ni, tak RTG zé&ni. Einnost rentgenky pro vznik RTG i je pod 1%,
zbytek energie se vy#ave forme tepla, které je poeba odvést ies soustavu primarnich
a sekundarnich chlagli. Cely systém rentgenky je napajgenti okruhy, vySe zmimym
vysokym naptim mezi elektrodami. DalSim je n#pprivackné na katodu, kde prochéazejici
proud cca 10A zjsobuje jeji okivani,cimz emituje elektrony, které jsou naslédmychleny
napstim mezi elektrodami. Nagi je 12V, tento okruh se nazyva Zhavici, protoepoj
Zhavena katoda. Poslednim elektrickym okruhem fjédasté napti o vySSi frekvenci
poharjici elektromotor. Elektromotor rotuje anodou, Kt¢e @imo rotorem. Rotni anody
se vyuZivd zvice wvodi. Jednim je odvod tepla z anodyep primarni chlazeni,
kterym je olejova laze na sekundarni chladi Schopnost anodyiifimat teplo a dale
se ho zbavovat udava jeji tepelnou kapacitu, kteréuje zatizitelnost RTG lampy.
RTG lampa musi byt schopna pojmout teplo vznikajgiribéhu celého skenovani,
mezi skeny je péeba teplo rychle odvést. Tyto wghy jsou dilezité v nepetrZitych
provozech jako je emergency a dalsi, kde jsou Gieustalém provozu, a neni mozné
si dovolit vypadek fistroje z dvodu pgehrati RTG zdroje. R prekraieni limitnich teplot
RTG z&ice by doslo k peruSeni skenovani az do doby ochlazeni rentgenkgroaozni
teplotu. DalSim vyuZitim rotami anody je vlastni ochrana proti vypaleni ohniskedy.
Pfi neustalém dopadu elektibma jedno misto anody by doSlo k mechanickému pEsko
ohniska anody. Ohnisko jergsré definovany bod, ktery je zdrojem brzdného RTGena
Deformaci ohniska, respektive Znou jeho paramelr by doSlo ke znmé nehomogenit
RTG svazku uteného pro diagnostiku, coz by vedlo k deformaciambra vysSimu Sumu
v ném, tim by se hypoteticky zvySila i davka ionizujiciz&eni pro pacienta. Mimo rotace
anody se také pouziva princip tzv. rozmitaného skaikdy se zg&nou mista dopadu &ni
ohnisko rentgenky. Vysledkem toho je vySSiiéeit anody a tim jeji delSi Zivotnost,

také dosdhneme rozliSeni CT obrazu az na 0,25mmzl&eni na vysokém kontrastu kolem
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20LP/cm. Bi pouZiti nejlepich detektbije mozné dosahnout prostorového rozliseni 0.3mm

bez zvySeni davky ionizujicihoismi. [15, 18]

ZFdroj vysokého napéti

anodové napéti
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Obréazek 12 Schéma rentgenky a jejiho napajertf.

Dulezitou sodasti rentgenky, ktera ma vliv na davku pro pacigattiltrace svazku z@ni.
Brzdné RTG z#&ni ma spojitou charakteristiku @najici na nizkych energiich, tyto energie
vyrazré zvysSuji davku z&eni pro pacienta aripom nijak nepispivaji pro tvorbu obrazu,
praw naopak zvysSuji Sum v obraze. Idealni rentgenkaetntovala pouze RTG #ni

o pesrt definované energii, jako je tomu u charakterigttok RTG z#eni. Z divodu
nemoznosti takového provedeni filtrueme RTGremd od nizkoenergetickych spekter.
Tato filtrace probiha jak sklem vakuové trubicek tafidavnym filtrem z hliniku,

piipadré medi. Filtrace zfisobuje tzv. utvrzeni RTG svazku.

" ULLMANN, Vojt &ch. Astro Nukl Fyzika: jaderna fyzika - astrofyzikaosmologie - filosofie [online]. [cit.
2013-04-20]. Dostupné http://astronukifyzika.cz/JadRadMetody.htm
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6.3 Detektor

s

Detektor je jednou z nejtezitéjSich sowasti rotujiciho gantry vygetniho tomografu.
Je to elektronické Z&eni, které snima modulovany RTG svazek proSlyyeanbjektem.
Na zaklad detekované atenuace svazku se nadéle ¢itgw@ obraz rozdilnosti denzit
jednotlivych tkani. Moderni detektory se skladajmzoha stovek jednotlivych elemént
v ose X, @i uziti multidetektorovych fistroji i z mnohatad €chto snimacich element ose
Z. Timto uspsadanim vytvéeji matici snimacich elementktera se di do jednotlivych
subsei. Detektor je sestaven ddsti kruZnice viz obr. 13. Spolu s rentgenkou railehlé

strarg rotuji po kruznici kolem pacienta.

Obréazek 13 Detektorovy ¥nec vypatetniho tomografu’®

e

Detektor a jeho elektronika jsou néjezit¢jSi HW soudasti vypd@etniho tomografu
ovlivaujici vyslednou kvalitu obrazu, Urav&umu v obrazu a jeho rozliSeni, podili se také
na rychlosti snimani obrazu. Rychlost sniméni zyygiceradé detektory, tzv. multislice.
RozliSeni obrazu je dané fiem a velikosti elemeitdetektoru v ose X, dnesni detektory

maji velikost snimaciho elementu 0,5mm. S rostoumaiiSenim obrazu také roste podil

18 SIEMENS. Siemens healtcare: computed tomograptijng. [cit. 2013-04-21]. Dostupné z:
http://healthcare.siemens.com/computed-tomography
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Sumu v @m, protoZze na dany element detektoru dopadneénfétoni RTG zé&eni,
pii zachovani stejné davkyizhi.

Detektory v CT diagnostice préldly postupny vyvoj od detektbrna bazi ionizénich
komarek naplgnych vzacnym plynem jako je xenon, kterélinmizkou detekni schopnost

a dlouhou navratovou dobu. Tato omezeni znameradatd&tSi mnozstvi zé&eni a mensi
pocet akvizic v jednomiezu. Pdget akvizic vjednomiezu ma vliv na Sum v obrazu,
kdy vySSi pdet vice potlauje star efekt. DalSi vyvoj do&lpk vyuZziti polovodéovych flat
panel. Jedna se o0 ploché polovéové snimae s vysokym rozliSenim, které se pouzivaji
v provedeni fimé a nefimé konverze. Nefma konverze vyuZiva scintdai vrstvy

v podolg krystalu, ktery nejprvefpvadi RTG zéeni na s¥tlo, které je naslednfotodiodami
pievedeno na elektricky signal. Noge jako scintiléni vrstvy pouzivaji rychlé keramickée
konvertory fotonovych svazk Now vyvijenou technologii detektbrie prima konverze,
kde gimo polovodéovy prvek gevadi RTG z&eni na elektricky signél. Polovadivé prvky
jsou tvaeny modernimi materialy na bazi selenu. Vyhodtimp konverze je, Ze dopadajici
RTG fotony uvohuji elektrické naboje otpsré definované energii. Toto kvantum energie
se chova jako diskrétni elektricky impulz. Na rdzmti konverze se scintitaim krystalem,
ktery na vystupu fotodiody K¥i rozptylu s\wtla poda impulz s nastupnou a sestupnou hranou.
Tato hrana signalu #Zgobuje zvySeni Sumu v obraze. Polovodé detektory maji oproti
ionizatnim i scintil&nim vySSi citlivost, umaiji ziskat jemgjSi obraz diky vysSSimu
rozliSeni a dokazi mést vice projekci (nyni kolem 1152 projekcitezu) v jednomiezu
béhem rotace, timto faktorem sniZuji Sum v obraz&eavznasobuji mnozstvi dat fedinych
pro jeho vypdet. [7, 15, 18]

Detektor obsahuje i kolimator, ktery zachytava ctampvsky vychylené fotony o nizkych
energiich, které by nedopadli na detektor pod kaimyhlem a v sousednich elementech

detektoru by zfisobovali obrazovy Sum.

Souasti detektoru je i jeho elektronika, kteddvpadi ziskané signaly z detektoru do dalSich
elektronickych obvodl, jako jsou integratory, tranzistory a dalSi. V3echyto elektronické
obvody generu;ji kifjatému signalu Sum, také &gobuji ztraty signalu vzhledem k svému
odporu. Z dvodu znehodnocovani vystupniho signalu jerglmd tyto obvody maximain
minimalizovat co do mnoZstvi sééstek, tak délky vedeni, proto je nyni elektronika
zpracovavajici signal seasti jednotlivych subsitdetektoru viz obr. 14.
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Obréazek 14 Subset detektoru ¥etné kolimatoru a elektroniky. ™

6.4 Stil

VySetovaci stil je nedilnou sotasti CT pistroje, je pipevren na hydraulické noze,
ktera utuje jeho vySku v ose Y a longitudinalni pojezd e é&vzhledem k vypietnimu
tomografu. Dlezitymi parametry vySé&bvaciho stolu jsou jeho maximalni nosnost,
kterd se u novychifstroji pohybuje az kolem 300kg a utlum pro RTGerd, ktery musi byt

a pro davku, kterou obdrzi pacient pySeteni. Proto se k modernim CT dodavaji stoly

z uhlikovych kompozit, které maji vysokou nosnost a minimalni Gtlum RiAG z&eni. [16]

19 SIEMENS. Siemens healtcare: computed tomographijng. [cit. 2013-04-21]. Dostupné z:
http://health.siemens.com/ct_applications/somatesisas/index.php/stellar-detector-performance-in-
computed-tomography-2/

47



6.5 Helikalni snimani

Helikalni snimani bylo jakousi revoluci ve vy&etani vypd@etni tomografii. Do té doby
se pouzival pouze systém skeferu i zastaveni pojezdu stolu. Tento pokrok umoznil

zkraceni doby vyS&ni z minut na vigny a omezil tak pohybové artefakty.

Helikalni snimani obrazovych dat je prowad za kontinualniho snimanii posuvu stolu viz
obr. 15. Zpsob se upldiuje jak u singleslice, tak multislice systénmData jsou nabrana
kolem pacienta kil ve forme Sroubovice, nebo Uplného tubusu. Hustotuénalobrazovych
dat volime parametrem pitch, kterym nastavujemeaywe@kostor mezi jednotlivymi “zavity".
Nastaveni tohoto parametru umaje snizit davku z&ni, kterou obdrzi pacientfisnizeni
kvality obrazu. Pitch seé&ineé voli vrozmezi 1-2, vySSi hodnota parametru picizuje

davku z&eni a urychluje vys&eni, jelikoz zvySime rychlost pojezdu vy&etaciho stolu. [14,
15, 18]

smer posuvu smér rotace gantry

stolu n ﬂ
.
UL

0 IEEEEEEEEE z mMm
( IEEEEEEEED (s

Obrézek 15 Princip helikalniho nakéru obrazovych dat?°

2 SIEMENS MEDICAL. Computed Tomography: Its Histagyd Technology. [online]. Germany, Erlangen:
Siemens medical, s. 36 [cit. 2013-04-16]. Dostupné
http://www.medical.siemens.com/siemens/zh_CN/gd-BAs/files/brochures/CT_History and_Technology.pd
f
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6.6 Adaptivni kolimace

Tento systém kolimace se u vygetnich tomograf zatal vyvijet az jako dsledek pouZziti
helik&lniho snimani u multislicerigtroji, kdy na pdatku skenované oblasti vliivem posuvu
stolu vznikajirezy, které jsou tv@ny pouze malowasti kruznice. Jak se d&fagantry,
tak za prvni tez skenu lze povazovat ten, ktery obsahuje datzlyzit “360°".
Rezy pedchéazejici tomuto prvnimu jsou neuplné, nabramé Zeéasti otaky gantry,
tedy nenesou hodnotitelné informace pro diagnosfikaio oblast se tudiz stava zhyte
oz&enou a zvySuje takfigatou davku. Ztohoto wodu se uplatnil systém adaptivni
kolimace, kdy se koliméator postups rotujicim gantry rozevirafipatatku skenu a na jeho
konci se opt z op&né strany zavira, jelikoZ tento proces se uipiatvzdy na zéatku a konci
skenu viz obr. 16. Tento systém métsv uplaténi u multislice vypoetnich tomograf

s WtSim pdtemiad z divodu Siky svazku. Percentuelni uBeni davky pi pouziti adaptivni
kolimace je zavislé jak naiskolimace, tak i na délce skenu. [16, 18, 19]

[mmmmm| Aktivni kolimace
[ ]

RS na konci skenu
o’o;o;o;o;o;o;o’ (X
/{ ‘0‘0‘0‘0"" .

*|| |||| U..._
m
\\ ‘0.020!020‘0‘02020200

Aktivni kolimace
na zacatku skenu _l mEEEE

Obrézek 16 Princip adaptivni kolimace®

2L SIEMENS. Guide to low dose. [online]. 2010, s. 186 2013-04-21]. Dostupné z:
http://www.medical.siemens.com/siemens/en_US/gdrBAs/files/brochures/LowDose _Guide Final.pdf
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6.7 Multislice

Jako multislice se ozggji vica'adé detektory. Dnes se pouZivaji detektory az s8@ami,
které dokazi naraz snimat 16cm deélklatpacienta. Pouziti systému Jiadych detektdr
ve spojeni s helikalnim snimanim vyrazvysuje celkovou rychlost vydeni, ¢imz se nize
snizit @ijatAd davka. Rychlostdzného skenu hrudniku trva na nejlepSiéfstpojich pod 1s,
pii rychlosti rotace gantry 0.275s a pouZziti detekt@ 320 fadami. Celatlovy sken
Ize provést do 10 vim. Rychlost rotace gantry, uziti multislice detakt a helikalniho

snimani jsou zasadni parametry pro rychlost vggeviz obr. 17. [16]

RTGzdrgg @ ———— (@

kolimace RTG zdroje

kolimované rady

*= ~——— kolimace detektoru — "™

1-rady 16 - rady
detektor detektor

1- fady nabér dat 16 - Fady ndbér dat

Obréazek 17 Srovnani singleslice a multislice C#?

22\/ALDEZ, Yvette a Charles TRAN. Computed Tomography [online]. 2010 [cit. 2013-04-21]. Dostupné z:
http://radioactivityci2010.pbworks.com/w/page/328T7T/Computed%20Tomography
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6.8 Dual source/energy

U tohoto provedeni se jedna o pouziti dvou sninmas@ustav rentgenka detektor v jednom
gantry. Tyto d¢ soustavy jsou &i sok¢ pootaeny o 90° viz obr. 18. P skenovani,
kdy obké rentgenky generuji RTG #ni o stejné energii, je mozné nabirat kazdou avast
data pouze z 50% atky gantry, coz zdvojnasobuje rychlost vygei. Urychlenim vySéeni

se zamezi ippadnym pohybovym artefaitn u neklidnych paciefit které by znehodnotily
vystupni obraz. Vyhodou je moznost pouziti tohotchtého systému pro snimani
pohybujiciho se srdce dletgihu EKG Kivky.

80 kV 140 kV

Atenuace B Atenuace A

Obrézek 18 Schéma dual-energy CT

Druhou moZnosti je pouziti rozdilnych skenovaciatergii na kazdé rentgence tzv.
dual-energy. Standardrse pouziva anodové ndpl140 kV a 80 kV viz obr. 18. Pro nizké
napiti se pouzivaji vysoké mAs a naopak. Skeny vgré dualni energii maji vyrazmyssi
pomér kontrastu neZ monoenergetické iwddu rozdilné atenuace svazku RTGierd.

Ve vysledném obrazu je snazSi rozliSit rozhragkkych orgar, také je lepSi zobrazeni

% SIEMENS. Siemens healtcare: computed tomograptijng. [cit. 2013-04-21]. Dostupné z:
http://usa.healthcare.siemens.com/computed-tombgfdpal-source-ct/somatom-definition-flash/features
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kontrastnich vySéeni. Skeny dual-energy radid zatZ pacienta zvySuiji, jelikoz je peba
stejné oblasti naskenovat s pouzitim dvou enekdgré po sfuzovani vytwd pozadovany
denzitré rozdilny obraz. OvSem pouziva se vyrazné filtraepotebnécasti energetickych
spektergimz se dosahnetsiho rozdilu mezi pouzitymi energiemi a omezigel prekryv,
ktery predevsim zvySuje radini zatZ pacienta viz obr. 19. ToripaSi «tSi diferenciaci
v absorpci kostniho jodu viz obr. 20. Vysledkemadd vyrazi kontrastijSi obraz ptizeny
s nizSi davkou zéni. U rgkterych vySateni Ize pouzit dual-energy sken misto korinéimo

provedeni nativniho a nasledkontrastniho skenu. Tim se Zn& snizi davka f vySeteni,

jelikoz se neprovadi dva skeny, ale pouze jedefr®mysSi davkou. [18, 20, 21]

Bez filtrace energetického spektra S filtraci energetického spektra
mnn\zgt‘” rnnjazstvl
i W 80kV i B BOkV
W 140 kv W 140 kV
W prekryv W prekryv

_} =

energie (kW) energie (kW)

Obrazek 19 RTG spektrum dual-energy CT2*

4 SIEMENS. Siemens healtcare: computed tomographijng. [cit. 2013-04-21]. Dostupné z:
http://usa.healthcare.siemens.com/computed-tombgfdpal-source-ct/somatom-definition-flash/features
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Obréazek 20 Rozdilna atenuace v kosti a iodu pro RT@éakeni rozdilné energie?

> SIEMENS. Dual energy CT. [online]. Germany, ErlangSiemens medical, 2008, s. 58 [cit. 2013-04-21].

Dostupné z:

https://www.medical.siemens.com/siemens/de_DE/qgd-BAs/files/Options_Portal/Case_Studies/Dual_Energy
CT.pdf

53



6.9 Sum

Sum je nezadouci signél, ktery degraduje vysledbgam Tento signal nenese Zzadnou
diagnostickou hodnotu a neodpovida Zzadné denzibiast ve skenovaném objektu.
Opticky rozmazava echody mezi denzith rozdilnymi strukturami snimaného objektu.
Znatelrg snizuje rozliSeni na nizkém kontrastu, coZipac skeri z vypaetnich tomograf

shiZuje rozliSovaci schopnostigghodi mékkych tkani a drobnych lézi.

Sum vznik4 na mnoha mistech obrazové®szce. Generuji ho comptonovsky rozptylené
fotony dopadajici na detektor, konverze RTGené na fotony sstla a elektrony nesouci
naboj z detektoru. Déle Sum generuje elektronikakanverze analogového signalu
na diskrétni, fipadré atlumy v elektronickém vedeni. Velké mnozstvi Supak generuji

rekonstrukni metody obraZ a interpol&ni metody obrazovych dat.

Pro odstragni elektronického Sumu se pouzivaji Hiklad korekce na offset, jde o kalibraci
vystupni Uroves signélu z elektronickych obvéda sodastek, aniz by byl fvadeén vstupni
signal. Vlivem fiznych teplotnich z&n, magnetickych poli a dalSich generuji elektro@ick
obvody nepatrna mnozstvi signalu, ktera je'glod korigovat. Stejntak se provadi kalibrace
elementt detektoru, aby i dopadu stejného mnozstvi fotorgenerovali shodny vystupni
signdl, tzv. homogenita detektoru.

Sum se s na vodnim QA fantomu viz obr. 21, kde se hodjestd Groveés v obraze (porér
signal-Sum). Homogenita obrazu na vodnim QA fant@au@ii i pii zkouskach provozni
stalosti a dlouhodobé stability. Vysledkighto tesh musi byt v norm, jelikoZ Sum stejétak
homogenita a gdni CT¢islo jsou zakladnimi parametry vygminiho tomografu udavajici
jeho spravnou furdnost a tim jeho nizkou radiai zatz, stejr tak i dalSi ndfeni v ramci

zkouSek spravné fugkosti.
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Obréazek 21 Oblasti méeni na vodnim QA fantomu?®

ZlepSeni poriru signal/Sum je mozné ziskat zvySenim signalualéoznamené dodat vice
proudu a tim zvySit i radéai zatZz pacienta. Proto vyrobci vypetnich tomograf hledaji
raizna technickaieSeni rentgenek, detekior ale i algoritni pro vyp@&et obraz
z naskenovanych dat, ktera by snizila Sum v obreae,by umoznilo snizit efektivni mAs

pii skenovani neboipmo redukuji davku &hem vySateni, nap. adaptivni kolimaci. [15]

% Ceska republika. Pozadavky na kontrolni a zkuSetodgsy v oblasti radéai ochrany v radiologii:
Zobrazovaci proces vypetni tomografie - zkouSky provozni stalosti. Inalfa; SUJB, 2004, €02004.
Dostupné zhttp://www.sujb.cz/fileadmin/sujb/docs/dokumentytikace/29-ZPS_tomografie.pdf
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7 SW vybaveni pro redukci davky

7.1 Automatické nastaveni najgti

Tento systém je zaloZzen na principu automatickéhstaveni energie @ni vzhledem
k atenuaci svazku RTG i&ni proSlého pacientem. Software odhaduje fzpoého
toposcanu, jakou energii igi bude vhodné pouzit pro nasledné \gfet@g dosazeni
optimalniho pormru obrazu. Standardni skenovani probilia gnodovém nafii 120kV,
software dle vyhodnoceni atenuacézm znénit nageti v rozsahu 70kV az 140KV viz obr. 22.
Zména nagti probihd na zé&kladudrZzeni peddefinovaného potnu kontrast-Sum v obraze.
Tim by nmeély byt obrazky poizené s automatickou redukci &Hpu pacieni kvalitativre
srovnatelné. SniZzeni n&p s sebou nese gebu mirného zvySeni mAs, ale Fepto

se doséhne snizeni vysledné davky v zavislostiateutnosti pacienta.

S automatickou volbou energieieai souvisi i pediatrické protokoly, u kterych sk d
atenuace ve tkani n&p se nastavuje na 70kV, 80kV nebo 100kV, coz geidavku zéeni
oproti starym vyp®etnim tomografm. USeteni dti pred radigni zatzi je velmi dilezité,
protoZe dti jsou az fikrat senzitivijSi na vznik pozdnich nésledlz ozd&eni proti dosplym.
[16, 22]

Obrazek 22 Automatické nastaveni nagti.?’

2 SIEMENS. How to scan with CARE kV. [online]. Gemya Erlangen: Siemens medical, 2011, s. 13 [cit.
2013-04-21]. Dostupné z:

http://www.medical.siemens.com/siemens/en_US/gd-RAs/files/brochures/CT _How to reduce dose CAR
E_kV_final 96953626 2.pdf
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7.2 Adaptivni nastaveni proudu

Adaptivni nastaveni fotonového mnozstvi korespomdig automatickym nastavenim
anodového nafi. Na rozdil od nai, které je nastaveno stejné pro cely sken pamjent
dochazi k modulaci fotonového mnoZstvi wilgthu 360° rotace gantry ifpposuvu stolu
vose Zviz obr. 23. Vifpad skenu, nap panve, dochazi k vyragnvyssi atenuaci
pii bocném skenovani oproti skenovarfe@ozadnimu. Tyto aten&ra rozdily jednotlivych
tkani se ziskaji na zakladoposkenu nebo v realnésase v pitbéhu skenu, kdy je proud
modulovan v pibéhu vySeteni. Software vyptie snizeni fotonového mnoZstvi vipghu
rotace soustavy. Zéna fotonového mnoZstvi probiha plynule po celou udatkenu

v zavislosti na rotaci a poloze gantry. Elektrick@ozstvi se gni dle snimané anatomické
svazku a nejvySSi davky, oblast panve a rantetageralni pozici, kde je zeslabeni nejvyssi.
Automaticka redukce fotonového mnoZstvi se stejako redukce napi uplatiuje

i u pediatrickych protokdal [23]
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Obréazek 23 Modulace proudu dle atenuace RTG svazki.

Pri pouiitl’ systému automatického nastavenl’étieipfotonového mnozstvi je kaidy pacient

konstituci. Nejvyssi davkyip CT vySetenich obdrzi obézni pacienti, u kterych je atenuace

svazku z#&eni velmi vyrazna.

% SIEMENS MEDICAL. Guide to low dose. [online]. Geany, Erlangen: Siemens medical, 2010, s. 130 [cit.

2013-04-21]. Dostupné z:
http://www.medical.siemens.com/siemens/en_US/gdrBAs/files/brochures/LowDose _Guide Final.pdf
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7.3 Rizené vypinani zéeni v kritickych polohach

Rizené vypinani zaéni v kritickych polohach funguje na zakdadbdstaveni proudu
na rentgenceippojezdu rentgenkyigs kritickou oblast. Tento systém se vyuZiva veudvo
pripadech, jednim je omezeni é&di rukou radiologaipintervertnich vykonech a druhym
snizeni radiéni zatZze na pozadované anatomické struktuta pacienta. U interveénich
radiologh je kazdé snizenitiaté davky dlezité, jelikoz jejich roni piijem davek se blizi
limitnim hodnotam, zidlvodu kaZdodenni prace v blizkosti zdrojonizujiciho zé#eni.
U pacient se vypinani z@&ni v kritickych polohach vyuziva hlagru rizikovych oblasti.
Témito oblastmi jsou éni ¢otka a prsni Zldza u Zen viz obr. 24. U obou anatkyolt
struktur byla v poslednich letech dokazana vykauwsSsi citlivost k ionizujicimu Zaéni,
nez se doposudigdpokladalo. Nadsmné oza@ovani zpmisobuje do budoucna zvySenou
pravéEpodobnost ke vznik kancerogeneze u prsou a zvysgka katarakty u &ni ¢ocky.
Ohledre Seteni radigni za&tZze na oni ¢ocky se zn¢ u CT gistroji pouzivA metoda
sklagni gantry, ktera umozni skenovat nad horni lighigocky. Gantry je mozné sklép
az o0 30° z polohy kolmé k vy¥etacimu stolu. [19]

shizeny vykon rentgenky

N

normalni vykon rentgenky

Obréazek 24 Vykon rentgenky Ehem skenu?®

2 SIEMENS MEDICAL. Guide to low dose. [online]. Geany, Erlangen: Siemens medical, 2010, s. 130 [cit.
2013-04-21]. Dostupné z:
http://www.medical.siemens.com/siemens/en_US/gdrBAs/files/brochures/LowDose _Guide Final.pdf
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7.4 Spousgny scan EKG

S pichodem modernich multislice vygetnich tomograf s velkou rotani rychlosti gantry
bylo umozrno zobrazeni srdaiho svalu i jeho cévniho zasobeni. Zakladnim poem
tohoto zobrazovani je snimani EKG pacienta, ktgpéacovava software vypetniho
tomografu, ten z EKG ikvky odhaduje nasledujici fioch srd€niho rytmu afidi stroj

Vv pulznim rezimu skenovani viz obr. 25. Zvolimenblast zajmu neboli moment skenovani.
Obvykle se voli mezi T a P vinami EKGikky. V daném momesgtprobiha skenovani srdce
po dobu piblizn¢ 0.25s, za tuto dobu je geba naist maximum dat, proto se &mto
vySefenim pouZzivaji jenfistroje s velkou rychlosti rotace a schopnosti pojirco nejdelsi
oblast vose Z. Jsou toriptroje s potem rad vySSim nez 256,fipadre v dual-source
provedeni. B zobrazeni koronarnich tepen jsou detekovatelngripadné kalcifikace,
je mozné pouziti kontrastniho vyisti pro pehled zasobeni srdce krvi. Pulzni snimani srdce
umoziuje snizeni davky ionizujiciho ni az o 50% oproti ipdeSlym kontinualnim

skenovanim. Vyséteni Ize u rychlych CT provétbez aplikace betablokatorf24]

arytmie

Obrazek 25 Pulzni skenovéani dle pibéhu EKG kiivky.*

%0 SIEMENS MEDICAL. Cardiac CT aquisition modes: Adiap cardio sequence. [online]. Germany, Erlangen:
Siemens medical, 2011, s. 4 [cit. 2013-04-16]. ysé z:
http://www.medical.siemens.com/siemens/en_US/qgd-RAs/files/Case_Studies/Cardiac_CT_Acquisition_Mo

des.pdf
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7.5 Rekonstrukce obrazu vypdetniho tomografu

Rekonstrukci obrazu myslimefrgvod hrubych dat (tzv. raw data) do obrazové podoby
transverzalnichiezi télem pacienta na monitor. &b hrubych dat z&na dopadem
modulovaného fotonového svazku na detektor, kdehakdc k gleméné na analogovy
elektricky signal, ktery je nasledpres integratory veden na AQXgvodnik, kde se pomoci
vzorkovani a kvantovanirgvadi na digitalni elektricky signal k nasledujiaimpracovani.

V celé elektronické soust&vtvorené elektronickymi operatory i vaidj dochazi k Gtlumu
signalu a vzniku Sumu, ktery spolu s kvantovym Sunzedetektoru snizuje vysledny pém
signél/Sum v obraze. Proto se snaZime pouZivat ejmemSi mnoZstvi elektronickych

souwastek, zkracovat elektronické obvody a udrzetkenstantni teplat

Proces rekonstrukce obrazu zastava obrovské mraogstronickych operatér které na
zaklad provedeni miliod matematickych operaci tkio postupg vysledny obraz.
Pro rekonstrukci obrazu se pouZivaji vimi algoritmy, které velkou &mou ovliviuji
kvalitu vysledného obrazu. Kazdé snizeni Ggogamu a zkvalitéeni kontur obrazu nam
dovoluje snizit referami mAs pouzité $ skenovani. To ma za nasledek udrzeni diagnostické

kvality obrazu za nizké davkyisni obdrzené pacienterii pySeteni.

Zpasob rekonstrukce obrazu u vyeotniho tomografu byl jednim z jeho technickych
problémi uz pro jeho stijce Sira Godfreye N. Hounsfielda a Allana Mc. Cockeaz divodu
vypocetni nargnosti na hardware gdace. Da seici, Ze konstrukci vyp&etniho tomografu
dovolila az doba iichodu vykonnych p#itatt postavenych na integrovanych obvodech
a mikroprocesorech zkonstruovanych v 70. letechseti, i kdyz byl princip rekonstrukce
obrazu znam uz o 50 letide. [14, 15]
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7.5.1 Zpétna projekce

Zpétna projekce je zakladnim rekonsténkm principem vyuzZivanym ip rekonstrukci
radiodiagnostickych obrézv transverzalni roviy s naslednou moznosti dapo obraz
v roviné sagitalni a frontalni. Z obrazovych datéghto rovinach se daji rekonstruovat tzv.
VRT (volume rendering techniques) obrazky, cozZ j8Burekonstrukce pozadovanych tkani
téla pacienta. Pouzivaji se i 4D rekonstrukce, kigna rozSieny oc¢asovou slozku, tvd tak

jakési video rekonstrukce vygené tkas, vyuzivane jsouigdevsim u skensrdce.

Obrazova data nabirdme v mnoha projekcich dareshov pfibéhu rotace gantry o 360° viz
obr. 26. Elektricky signal z detektoru je kdédovaro pnaslednou rekonstrukci obrazu.
Kodovani elektrického signalu odpovida poloze gardr sodadnici matice detektoru.
Na zaklad tohoto kdédovani se data rekonstruovan&mu nditaji do Radonova prostoru,
jakési obrazové matice transverzalnileau, tato matice je postuprypliovana hodnotami
pod definovanymi uhly, které odpovidaji Uhlu gantpyi nabiru dat viz obr. 27.
Uroveir hodnoty vyphované do matice odpovida Grovni elektrického signal nepimo

ameérné utlumu dané tk&h Tomuto ziskani obrazu z narenych datikame zgtna projekce.

Jednoducha ztna projekce se dnes jiz pro rekonstrukci obrazpoogiva, protoZze obraz
je prilis zaSungny od star efektu a kontury obrazu nejsou dosttkvalitni. Zptné projekce
maji ovSem jednu vyhodu oproti iterativni rekonktiu tou jsou relativé nizké naroky
na vypa@etni vykon obrazoveho piiace. [7, 15, 25, 26]
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Obréazek 26 Nak¥r dat fezu z rékolika projekci. !
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Obrézek 27 Rekonstrukcefezu obrazu metodou zptné projekce*

%1 SMITH, W. Digital signal processing: scientist amjineer’s guide. Vyd. 1. California: Californiachnical
Publishing, 1997, 626 s. ISBN 09-660-1763-3. Doséup:http://www.dspguide.com/pdfbook.htm
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7.5.2 Zpétna filtrovana projekce

Zpétna filtrovana projekce - Filtered back projecti@BP). Dnes stale pouzivana obrazova
rekonstrukce u &Siny vypc@etnich tomograf je zptna filtrovana projekce.
Tato rekonstruéni metoda je principiath stejna jako nefiltrovana 2ma projekce.
OvSem z dvodu silného naruSeni zrekonstruovanych obrezadoucim star efektem seg
rekonstrukci obrazu *azuje filtrace. Pouziva se tzv. konvati filtr (kernel) viz obr. 28,
ktery dle otestovaného algoritmuepaite nabrana data a upravi jejich vystupni hodnoty.
Na vybsr médme z tkolika typi kerneh, které volime na zaklgédpoZadavik na obraz.
Konvolwni filtr svym algoritmem fepditu v nabranych datech zvytage rychlé zniny
signalu a pomalé zény potla&uje (zmeni pribéh elektrického signalu). Tak dochazi
ve vysledném obrazu ke zvyr&mi hran denzit a znatelnému uUtlumu star efektu.
Tim dosahneme vyrazného snizeni celkového obrapowimu, jelikoz Sum vznikly
ze star-efektu na rychlychigrhodech rozdilnych denzit silnovliviiuje kvalitu celého
tomografickéharezu. Star efekt je mozné utlumit velkym mnoZstvimjgkci v jednontrezu

viz obr. 29 (moderni CT vykonaji cca 1150 projekairez). Tento jev je zria¢ viditelny
piedevsim na extrémnich 2mach denzity skenovaného objektu jako jsou rozhiaikost
nebo tk#/kov, kde se nazyva beam-hardening artefakt, netstédfakt z utvrzeni svazku viz
obr. 30. [7, 15, 25, 26]

zesileni

0.6}

0.4

-0.2 -0.1 0 0.1 0.2 cas (ms)

Obrazek 28 RFriklad konvoluéniho filtru pouZitého k filtraci signalu, typ horni propust’.®

32 SRINIVASAN, Vivek J., Sava SAKADAT, Iwona GORCZYNSKA, Svetlana RUVINSKAYA, Weicheng
WU, James G. FUJIMOTO a David A. BOAS. Quantitatbezebral blood flow with Optical Coherence
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(bez filtrace)

Obréazek 29 Projev star efektu v zavislosti na pitiu projekci v ¥ezu a jeho ovliviéni filtraci. *

Obrézek 30 Beam-hardening artefakt*

Tomography. Optics Express [online]. 201G;.rb8,¢. 3, s. 2477- [cit. 2013-04-22]. ISSN 1094-4087.IDO
10.1364/0E.18.002477. Dostupnénitp://www.opticsinfobase.org/abstract.cfm?URI=@&3t2477
3 Impactscan. [online]. [cit. 2013-04-20]. Dostupné@ttp://www.impactscan.org/slides/eanm2002/sld014. ht
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7.5.3 lterativni rekonstrukce

Iterativni rekonstrukce (IR) je nejmodé&jsim pouzivanym zjsobem rekonstrukce obragzk
z vypaietnich tomograf i v diagnostice nuklearni mediciny. Vipac¢ vypoietnich
tomografi se zdala iterativni rekonstrukce u jednotlivych vyrdbovadt na trh az kolem
roku 2009, to bylo mnohem pagd nez v gipad nuklearid medicinské diagnostiky,
z divodu enormnich nardgkna vyp@etni vykon obrazovych gtact. Prae u CT scannér
je poteba zpracovat mnohonaseébwtSi mnozstvi dat, z nichz se rekonstruuji jednétliv
axiélnitezy nez v fipact SPECT a PET scanrierUz jenom rozdil v p&tu projekci, z nichz
se sklada jederez, je u CT kolem 1150, kdeZto u SPECT asi 120ledéma hustoturezi
mediciny je i fakt, Ze tamni vy$ehi trvaji v podstét desitky minut acaso¥ narana
rekonstrukce mohla 2& jeS€ v pribéhu skenovani pacienta, dilksemuz byly obrazky
k dostani chvili po ukafeni vySeteni pacienta. Naproti tomu pockolikavteinovém
vySeteni na vypoetnim tomografu nasledovalo vice nez 20 minutovékani
na zrekonstruovani obrazovych dat. OvSem u modemy&onnych obrazovych gdacu
dodavanych k vypsetnim tomografm s iterativni rekonstrukci je problematika zpraauv
obrazovych dataso¥ mére narana a axialni skenyta pacienta izeme shlédnoutéhem
par vtéin po vySeteni. [16, 26, 27]

Princip iterativni rekonstrukce sgisa ve vytvdeni korekci na jednotlivé body zakladniho
obrazu, tyto opakujici se korekce probihaji az @ahvile, nez ziskame na vystupu obraz
co nejwrngjSi skenovanému objektu a s redukovanym Sumemackerse sklada z dat,
jejich korekci a srovnani vysledku korekce s datgdpkorekci viz obr. 31. Zakladni obraz
je v podstat matematicka matice, titena hodnotami odpovidajicim elektrickym sigmal
na danych sdadnicich. Hodnota signalu je ekvivalentem atenuadaném boél Na tuto
zakladni “obrazovou“ matici jsou matici o stejné dhosti aplikovany korekce.
Korekéni matice je tveena definovanymi hodnotami. Po kazdém opakovanolnéeraci,
kdy je tvaena dalSi a dalSi korekce naspdni obrazovou matici, software provadi hodnoceni
vysledného obrazu a tuje, zda je jiz obraz &ny skuté€nosti. Pokud obraz vyhodnoti
jako nedostata¢ kvalitni, nastavaji dalSi iterace a korekce obrapaté co je obraz

vyhodnocen za kvalitni, itetai cyklus je ukoten. Iterace a sila korekci maji definovany

3 Mypacs. [online]. [cit. 2013-04-22]. Dostupnéhttp://www.mypacs.net/cases/BEAM-HARDENING-
ARTIFACT-FROM-THR-ON-77-YO-CT-PELVIS-11552856.html
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pocet a intenzitu, jelikoZ i nedostaténém mnoZstvi iteraci nebude Sum v obraze ddskate
eliminovan a @B nadnérném pdtu iteraci bude naopak Sum do obrazu generovan,

coz jsou nezadouci vysledky. [16, 26, 27, 28]

| iterativni rekonstrukce jsou vyvijeny a zdokondloy, jelikoz se jedna o mnolené
vypocty na maticich velkych hodnosti, hledaji se moznagdnoduSeni matematickych
algoritmi zaji¥ujicich tyto vypd@éty. ZjednoduSeni vypetnich algoritn@ umoZiuje snizit
naroky na hardware obrazovychégieca. Druhym smérem vyvoje iterativnich rekonstrukci
je snaha o zrekonstruovarnirméjSich obrazk s co nejnizsi arovni Sumu. Proto nejmodgrn
iterativni rekonstrukce neprovgi korekce pouze na drovni zékladniho vstupnihcabisy
ale zgtné koriguji i obrazova raw data viz obr. 31. [16, 28, 28]

IRIS SAFIRE

obrazova

rekonstrukce Kerekes

obrazovych
dat

porovnénl'.
; TGS korekce na
Y hruba data

rekonstrukce [l presna
obrazovych obrazova
dat korekce
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dat
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Obrézek 31 Schéma funkce dvou tyipiterativnich rekonstrukci, IRIS a SAFIRE.*

% SIEMENS MEDICAL. SAFIRE: Sinogram Affirmed lterag Reconstruction. [online]. Germany, Erlangen:
Siemens medical, 2010, s. 36 [cit. 2013-04-16].tDwse z:
https://www.medical.siemens.com/siemens/en_INT/gd-BAs/files/brochures/SAFIRE_Brochure.pdf
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Iterativni rekonstrukce se vyzhige zn&nym snizenim kvantového Sumu v obraze viz
obr. 32. To nam dava moZznosti gachovani stejné kvality obrazu, respektive pam
signal/Sum v obraze, snizit mAs a tim dosahnoutzesii davky ionizujiciho zani,
které obdrzi pacient nebo dle fediy zvysit kvalitu obrazu i zaiedpokladu nizSi davky
z&eni nez fi pouziti zgtné filtrované rekonstrukce.

Obrézek 32 Obrazovy Sum i rekonstrukci zpétnou filtrovanou projekci (vlevo) a iterativni rekonstrukci
(vpravo), redukce Sumu o 32% @i pouziti IR.>®

% Vlastni zdroj.
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PRAKTICKA CAST
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8 Méreni na fantomu

Cilem praktickécasti prace bylo na zakladnéieni na fantomu prokézat efektivitu snizeni
davky ionizujiciho z#eni @i vySeteni na vypoetnim tomografu za pouziti iterativni

rekonstrukce obrazu.

Méteni probihalo na vygetnim tomografu SOMATOM Definition AS+ firmy Siemen
s iterativni rekonstrukci SAFIRE, 6#&adym detektorem a rychlosti rotace gantry 0,5s.
Nastaveny byly &nr¢ pouzivané traumatologické protokoly s rekonstrugwa fezem
o sile 5mm. Kernel byl nastaven pro zobrazewkkyich tkani, pro mozek na H30s u FBP
a J30s\3 u SAFIRE, pro panev byl kernel B30f u FBPI31A3 u SAFIRE. Obraz

se rekonstruoval pomoci &pé filtrované rekonstrukce i iterativni rekonsttakSAFIRE.

M¢fil se tzv. RANDO fantom viz obr. 33. Tento fantoenonstruovan igdevsim pro vyuZziti
v radioterapii, kde slouzi prodfeni rozlozeni davky zéni v €le pacienta. V radioterapii se
metreni provadi pomoci termoluminiscagrich dozimeti, z tohoto dvodu je fantom provrtan

v ose Z. Fantom je slozen z 2,5 cm vrstev, ve ktejsou zabudovany kostni struktury.

.
- .-) 9
= T -

Obrazek 33 Fantom na CT¥'

37 Vlastni zdroj.
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RANDO fantom byl zvolen pro #feni na vypoetnim tomografu zidzodu

co nejrohodrgjSi podobnosti s redlnymélem pacienta viz obr 34. Tato podobnost
je dilezita, jak v davkovém #teni v radioterapii, kidi vérohodnosti rozlozeni davky
pro nasledujici ozéni pacient, tak @i naSem niieni, kdy se vysledky daji ztotoznit

s realnymi skeny paciaintFantom konstittn¢ odpovida standardnimu 70kg pacientovi.

Pri méteni byl fantom na vyS&ivacim stole zajigh proti pohybu.

Se: 1/16 —— R 2013 Mar 21
Im: 1/1 i : Aeg Tm: 17:50:07.103000
Cor: A182.0 (CQl) &

- 512 x 512
Mag: 3.0x : T20f

100.0 kV
L [35.0 A

Obréazek 34 Toposcan fantomovy hlavy (vlevo) a pamehiichem (vpravo)®

Provadly se dva typy rieni.

V prvnim typu n&ieni doSlo ke skenovani mozku a panve fantomu sssgm rezimem
adaptivni modulace proudu tzv. CARE Dose 4D. Prd aimtomické struktury se proviyl
dv¢ meteni s rozdilnym nastavenim refetaith mAs, ke kazdému dfeni se nasledn

rekonstruoval obraz pomoci FBP i iterativni rekonste SAFIRE.

Iterativni rekonstrukce SAFIRE #a pri stejném skenovacim proudu pouzitém pro

filtrovanou z@tnou projekci dolozit snizeni obrazového Sumu.

Rozdilny skenovaci proud d&n docilit pii raznych typech rekonstrukce stejného Sumu
v obrazu a tim doloZit sniZzeni davky dané rozdilmsgmnovacim proudem.

8 Vlastni zdroj.
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Obrazek 35 CT mozku, rekonstrukce FBP (nahie) a iterativni rekonstrukci SAFIRE (dole)*

% Vlastni zdroj



Z obrazkKi mozku viz obr. 35 vyplyva, Zze hladina obrazovélbmng (Std. Dev.) je stejna
pro obatezy, toho bylo dosazeno rozdilnym skenovacim pnoudez s pouZitim iterativni
rekonstrukce SAFIRE byl pizen pouze se 122mA, zatimco obrazek rekonstruovany
filtrovanou zg@tnou projekci vyZzadoval pouziti 182mA pro udrZetgjreého obrazového
Sumu. Ztoho vyplyva snizeni davkyieai o 33% pro danyez @i pouZiti iterativni

rekonstrukce obrazu.

Pt zrekonstruovani vySe uvedenych obraziezu mozku filtrovanou zfnou i iterativni
rekonstrukci se stejnym skenovacim proudem vychiazina obrazového Sumu (Std. Dev.)

0 20% niZSi u iterativni rekonstrukce oproti filtemé zgtné projekci.

Spusény rezim adaptivni modulace proudu CARE Dose 4[l¥ikmiodnotu skenovaciho
proudu z 360mAs referénich na 303mAs efektivnich u filtrované ¢opé projekce,
u iterativni rekonstrukce SAFIRE doSlo ke snizenbudu z 240mAs refergnich

na 201mAs efektivnich.

Davkovy objemovy index CTRJ byl pro sken mozku u filtrované &#mé projekce
43,67mGy, u iterativni rekonstrukce 29,03mGy (d@gjitka referetni arover je CTDI,
60mGy pro mozek [29]). i délce skenu 17cm by u vygeni mozku hodnota DLP
byla pro FBP 743mGy*cm, u SAFIRE by DLP bylo 494nm@w. To by znamenalo ugeni
radiaini zatze pacienta i CT vySeteni mozku o 33,5% na cely skenii Brovnani
efektivnich davek f vySeteni dospjeme k vysledku 1,56mSv pro FBP rekonstrukci
a 1,04mSv pro iterativni rekonstrukci obrazu. RbZ62mSv efektivni davky je velmi
dobrym vysledkem pro pacienta, aléegevSim je vyznamny z pohledu kolektivni davky
z&eni. Davka z&eni gijatd z toposcanu byla CTRI 0,14mGy. Soubor vySe zngmych

hodnot pro mozek viz tabulka 3.

Tabulka 3 Redukce skenovacich paramefr a davky pro mozek?

mozek | U [kV] | liz[mA] |CTDI o[MGy] | DLP [MGy*cm] | Eef[MSV]

FBP 120 182 43,67 743 1,56
SAFIRE 120 122 29,03 494 1,04
aspora 0% 33% 33,5% 33,5% 33,5%

4% Vlastni zdroj
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Obrazky pénve viz obr. 36 byly ziskany stejnym ppst jako obrazky mozku. Hladina
obrazového Sumu (Std. Dev.) je u obou obiiagkejnd pi rozdilnych proudech, 518mA
pro rekonstrukci FBP a 248mA pro iterativni rekoukti SAFIRE. Z toho vyplyva snizeni

davky zd&eni 0 52,1% pro dangz (¥ pouziti iterativni rekonstrukce.

Pfi zrekonstruovani vySe uvedenych obrézlezu panve filtrovanou zgmou i iterativni
rekonstrukci se stejnym proudem vychazi hladinazdrého Sumu (Std. Dev.) o 31% nizSi

u iterativni rekonstrukce oproti &me filtrované rekonstrukci viz obr. 32.

Davkovy objemovy index CTLR{4 byl pro oblast panve u filtrované &pé projekce
14,15mGy, u iterativni rekonstrukce 9,12mGy (disgioka refereéni Urover je CTDI,
35mGy pro bicho i bederni patg29]). i délce skenu 30cm by u vyseni panve hodnota
DLP byla pro FBP 425mGy*cm, u SAFIRE by DLP bylo427Gy*cm. To by znamenalo
uSeteni radigni zatZze pacientaip CT vySeteni panve o 35,5%.fPsrovnani efektivnich
davek i vySeteni dospjeme kvysledku 6,38mSv pro FBP rekonstrukci a #h3g¢
pro iterativni rekonstrukci obrazu. Rozdil 2,27m$fektivni davky je velmi dobrym
vysledkem pro pacienta, ale‘eglevS§im je vyznamny z pohledu kolektivni davkyepa
Davka zdéeni gijatd z toposcanu byla CTRI 0,08mGy. Soubor vySe zngmych hodnot
pro panev viz tabulka 4.

Tabulka 4 Redukce skenovacich paramefr a davky pro panev?

panev | U[kV] | |iz[mA] |[CTDI yo[MGy] | DLP [MGy*cm] | Ee[MSvV]

FBP 120 518 14,15 425 6,38
SAFIRE 120 248 9,12 274 4,11
uspora 0% 52,1% 35,5% 35,5% 35,5%

“1 Vlastni zdroj
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Area: 2.1 sg.cm
Mean: 22.5 HU
Std.Dev.: 8.9 HU

Area: 2.1 sg.cm
Mean: 21.6 HU
Std.Dev.: 8.9 HU

120.0 kV
248.0 mA

Obrazek 36 CT panve, rekonstrukce FBP (nahie) a iterativni rekonstrukci SAFIRE (dole)*

42 Vlastni zdroj
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V druhém typu msfeni se skenoval mozek s vypnutym reZzimem adapitiwodulace proudu
tzv. CARE Dose 4D. Provéth se mgieni srozdilnymi hodnotami referarich mAs,
v rozsahu 50 aZz 400mAs, s krokem po 50mAs. Kazdn sle nasledrekonstruoval pomoci
FBP i iterativni rekonstrukce SAFIRE. U vSech obrazch dat se ve stejném nisibrazu
métila Urover Sumu, jak p rekonstrukci FBP, tak i SAFIRE. Vysledkem tohatw@teni
je porovnani redukce Sumu iterativni rekonstrukpfot zpetné filtrované rekonstrukci.
Po vyneseni dat do grafu ziskame dvabgny Urovré obrazového Sumu v zavislosti na
skenovacim proudu, jeden z FBP a druhy ze SAFIR&nstrukce viz obr. 37.

Zavislost obrazového Sumu na proudu s ohledem na typu

Uroven $umu (Std. Dev.) rekonstrukce obrazu
e==o[BP esswSAFIRE Mocninny (FBP)

Mocninny (SAFIRE)

11,0

10,5
10,0 \
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~
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6,5
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4,5
y = 65,968x01482

. ~— ——
3,0 \=

2,5
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Proud na rentgence (mAs)

Obréazek 37 Zavislost obrazového $umu na proudu s t#tdem na typu rekonstrukce??

43 Vlastni zdroj
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Ze vzéajemné zavislosti obrazového Sumu a proudodasst redukci obrazového Sumu nebo
davky ionizujiciho z#eni @i pouziti iterativni rekonstrukce viz tabulka 5. bldka
je zkonstruovana na zakkadhodnot ze spojnic trendu (mocninnychivkk) FBP a SAFIRE

Z grafu.

Tabulka 5 Redukce obrazového Sumu a davky ionizujibo z&eni iterativni rekonstrukci.**

redukce | Sum SAFIRE| Sum FBP proud proud redukce
Sumu (Std. Dev.) | (Std. Dev.) FBP (mAs) | SAFIRE (mAs)| davky
21,4 % 5,62 7,15 100 59 41,0 %o
21,2 % 4,65 5,90 150 90 40,0 %o
20,0 % 4,08 5,10 200 122 39,0 %o
19,8 % 3,69 4,60 250 154 38,4 %o
19,3 % 3,39 4,20 300 187 37, 7%
19,2 % 3,15 3,90 350 219 37,4 %
17,8 % 3,00 3,65 400 254 36,5 %o

Z Gdaji v tabulce 5 i obr. 37 je vitl vyznamrijSi redukce obrazového Sumiii pouZiti
iterativni rekonstrukce vifpact porizeni sked s nizSim proudem. iBdpokladam,
obrazového Sumu ne#ipskenovani s vysSim proudem, coZz ma za nasledk wplatrni
algoritmu iterativni rekonstrukce oproti filtrovar@stné rekonstrukci, kterdétsi mnoZzstvi
obrazového Sumu vice patlge.

Tabulka 5 i obr. 37 ndm davaji k dispozici data jpchz zaklad Ize konstatovat,
Ze [ pouziti iterativni rekonstrukce se docili snizemirazového Sumuiiblizné o 20%
nebo davky ionizujiciho #éni g@iblizné o 40% oproti zgtné filtrované rekonstrukci obrazu.
To jsou Udaje, které jednozimg hovai ve prospch iterativnich rekonstrukci a jejich

opravrenému uplatani ke snizeni davky ionizujicihoigdi @i CT vySetenich.

Dle vysledki meteni Izetici, Zze pro vySébvani mozku na vyp@tnim tomografu nem&itis
velky vyznam vyuzivat efektivni vydelvaci proud vysSi nez cca 300mAs pro FBP
a cca 200mAs pro iterativni rekonstrukci obrazuik¢eg pri pouziti vysSiho efektivniho
proudu nedochazi k dostate redukci obrazového Sumu v absolutriighech. Pray naopak
se iterativni rekonstrukce ztr& uplatni @i tzv. Low Dose skenech pacienta. Dle Urdvn
Sumu v obraze by se daly tyto vysledky aplikovatpnatokoly zbyléc¢asti €la a upravit

efektivni vySetovaci prouddchto protokoh dle principu ALARA.

“ Vlastni zdroj
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9 Diskuze

V prabéhu zhruba poslednich 15 let, kdy seaignjednotlivi vyrobci zabyvateSenim snizeni
radiani zatze @i CT vySetenich, se v tomto ohledu &ldl opravdu velky pokrok. itblizné

v prvni polovirg evoluce systéfh uplatiovanych pro snizeni radisi zatze pevladala
hardwarova fteSeni, ovSem  postupem ¢asu evladla ieSeni  softwarova,
na ktera se prav¥godobr budou vyrobci nadale zatitovat z divodu postupného

vycerpavani moznosti hardwarovych Uprav Wgtaich tomograif.

Pro snizeni kolektivni radiai zatze je mozné se vydat i jinym grem,
nez jen vylepSovanim CT techniky, jelikoZ je nepkgnodobné, Ze se poidgest néjak
zasadn snizit radigni zatz pi CT vySetenich. Timto sgrem mize byt &tSi rozSfeni
magnetickych rezonanci, které by mohlyelprat velkou ¢ast vySeteni za vypoetni
tomografy a uséit tak oz&eni mnoha pacieat To by bylo Zadouci fiedevSim pro étske
pacienty. OvSem pro &Bi moznost nahrazeni vyEmi na vypoetnim tomografu

by bylo poteba je&t o mnoho urychlit vySéeni magnetickou rezonanci.

V piipact dalSiho snizovani radiaiho zatiZzeni pacieitpti vySeteni vyp@&etni tomografii
se jevi jako mozné siry vyvoje nap. konstrukce monochromatického zdroje RTGeréa
ktery by emitoval pouze ¥éni gesreé definované energie. TotieSeni by rapidh snizilo
radiani zatz pacienta, jelikoZz bychom odstranili velkéast dnes Sirokého energetického
spektra generovaného zdrojem. To by vedlo i keesiZumu v obrazu neboli dalSi moznosti
shizeni vySébvaciho proudu. DalSim zlepSenim by mohlo byt putzimani projekcidnem
rotace, coz by vedlo k dalSi zme redukci davky ionizujiciho #ni. S ¢mito vylepSenimi
souvisi i konstrukce moderniho polovealvého detektoru séfmou konverzi, jehoZdinnost
by se blizila sta proceimn, taktéz by zvladal rezim pulzniho snimani dapotaz reald
piichazi také moznost kvalgsich rekonstruénich metod obrazovych dat patlgicich
obrazovy Sum. dZko odhadovat, zda by bylo mozné dnesSni davikerdagi vySeteni

zredukovat je$tna 10% nebo 1% dnesSnich hodnot u modernichdgtpach tomograit?

Nebo se objevi naprosto nova a revaiutechnologie nahrazujici stasné vypoetni

tomografy? Fipadré piijde nova generace CTiptroja jako tato? Viz obr. 38.
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Obrazek 38 Somatom definition fruit*®

> Auntminnie. [online]. [cit. 2013-05-03]. Dostupré
http://www.auntminnie.com/index.asp?sec=rca&subarg008&pag=pho&photolD=700
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10 Zaveér

Diky psani této bakaiékeé prace jsem ziskal mnoho cennych pozZnatinformaci o satasné
moderni zdravotnické technice, mezi kterou Wgini tomografy bezesporu patDozwdgl
jsem se hodh o historickém vyvoji vypeetnich tomograf, jejich konstrukci a funkci.
Ale predevSim jsem se doal, jakymi inovacemi byly za poslednich 15 let vyptni
tomografy vylepSeny pro sniZeni rathia zatze pacient pii vySefeni a nejen té.
VSechny tyto hlavni technické inovace, jak z oblaatdware, tak software, jsou v této praci
popsany a vysitleny. V za¥ru prace je na praktickémdtieni na fantomu doloZzena redukce
davky ionizujiciho zéeni @i pouziti iterativni rekonstrukce. Pravysledky n&eni potvrdili
velky piinos této metody pro sniZzeni davky ionizujicihden& oproti pedeslé pouzivané
rekonstrukni meto@& FBP. Iterativni rekonstrukce je jednou z nejmledStechnickych
novinek uplatovanou pro sniZzeni radiai zatze @i vySeteni na vypoéetnim tomografu.

Vysvétlit a méfenim dolozit tato fakta bylo i cilem této bakake prace.

| pfes provedeni vSech opati pro sniZeni radiai zatze @i CT vySetenich neni
dosahovano sniZeni ani stagnace kolektivni davkgnzgopulaci. Tento né&anivy vyvoj
je ovlivnén stale ¥t3i dostupnosti vypetnich tomogrdf nejen vCeské republice,
ale i v ostatnich zemich &a. DalSim nefiznivym faktorem v ndistu kolektivni davky
je kazdoréni nafist patu vySeteni provedenych pomoci vygetnich tomograif,
dolozeny statistickymi Udaji organizaci pro ragiaochranu. Vzhledem k vySe uvedenym
faktim je dilezité pokrg&ovat ve vyvoji dalSich inovaci, které snizi daviwizujiciho zéeni
pii CT vySetenich, jelikoZz vypoetni tomografy pét v radiodiagnostice k nej{Sim zdroiim
radiani zatze. Pra¢ z divodu velkého ndistu p@tu CT vySeteni v poslednich letech
je téma snizovani radini zatZze velmi aktualni. | to bylidzod mého vybru daného tématu
pro zpracovani v této zérecné praci.

Tato bakaléska prace je ifinosna jak pro laickou, tak odbornouieost, jelikoz pinasi
souhrn problematiky vysieni na vypoetnim tomografu z pohledu radid zatZze a hlavnich
metod aplikovanych pro jeji redukci. Tyto metodypysuceled popsany a vysileny,
coz ¢tende zasvti do dané problematiky. Prace popisuje metodyosdiddi radiani zatze,
jez jsou pouzivany u modernich vyetnich tomograf, ovSem ne vSechny tyto inovace jsou
instalovany u vypeetnich tomograf sowasreé fungujicich ve zdravotnickych #aenich,

zejména pak iterativni rekonstrukce obrazovychpiatizena v praktickéasti této prace.
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