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Oswiadczenie studenta

Uprzedzona o odpowiedzialnosci karnej na podstawie art. 115 ust. 1i 2 ustawy z dnia 4 lutego 1994 r.
o prawie autorskim i prawach pokrewnych (t.j. Dz. U.z 2018 r. poz. 1191 z pézn. zm.): , Kto przywtaszcza
sobie autorstwo albo wprowadza w btgd co do autorstwa catosci lub czesci cudzego utworu albo
artystycznego wykonania, podlega grzywnie, karze ograniczenia wolnosci lub pozbawienia wolnosci do
lat 3. Tej samej karze podlega, kto rozpowszechnia bez podania nazwiska lub pseudonimu twércy cudzy
utwor w wersji oryginalnej albo w postaci opracowania, artystyczne wykonanie albo publicznie
znieksztatca taki utwor, artystyczne wykonanie, fonogram, wideogram lub nadanie.”, a takze
uprzedzona o odpowiedzialno$ci dyscyplinarnej na podstawie art. 307 ust. 1 ustawy z dnia 20 lipca
2018 r. Prawo o szkolnictwie wyzszym i nauce (Dz. U. z 2018 r. poz. 1668 z pézn. zm.) ,,Student podlega
odpowiedzialnosci dyscyplinarnej za naruszenie przepiséw obowigzujgcych w uczelni oraz za czyn
uchybiajgcy godnosci studenta.”, o$wiadczam, ze niniejszg prace dyplomowg wykonatam osobiscie
i samodzielnie i nie korzystatam ze Zrddet innych niz wymienione w pracy.

Jednoczesnie Uczelnia informuje, ze zgodnie z art. 15 ww. ustawy o prawie autorskim i prawach
pokrewnych Uczelni przystuguje pierwszenstwo w opublikowaniu pracy dyplomowej studenta. Jezeli
Uczelnia nie opublikowata pracy dyplomowej w terminie 6 miesiecy od dnia jej obrony, autor moze ja
opublikowaé, chyba ze praca jest czescig utworu zbiorowego. Ponadto Uczelnia jako podmiot, o ktérym
mowa w art. 7 ust. 1 pkt 1 ustawy z dnia 20 lipca 2018 r. — Prawo o szkolnictwie wyzszym i nauce
(Dz.U.z2018r. poz. 1668 z pdzn. zm.), moze korzystac¢ bez wynagrodzenia i bez koniecznosci uzyskania
zgody autora z utworu stworzonego przez studenta w wyniku wykonywania obowigzkéw zwigzanych
z odbywaniem studiéw, udostepni¢ utwér ministrowi wtasciwemu do spraw szkolnictwa wyzszego
i nauki, w celu sprawdzenia z wykorzystaniem systemu antyplagiatowego. Minister wtasciwy do spraw
szkolnictwa wyzszego i nauki moze korzystac z prac dyplomowych znajdujacych sie w prowadzonych
przez niego bazach danych w zakresie niezbednym do zapewnienia prawidtowego utrzymania i rozwoju
tych baz oraz wspdtpracujgcych z nimi systemow informatycznych.

(czytelny podpis)



Merytoryczna ocena pracy przez opiekuna:

Koricowa ocena pracy przez opiekuna: ..........ccceveevuniee.

(DF: | - L POAPIS: cveeieericteecee e



Merytoryczna ocena pracy przez recenzenta:

Koricowa ocena pracy przez recenzenta: .......ccceeeeeevveenns

(DF: | - L POAPIS: cveeeeerietiee e



Serdeczne podziekowania
dla Pani dr inZz. Joanny Dudaty
za okazane wsparcie i wyrozumiatos¢

oraz cenne wskazdwki podczas pisania pracy.



Spis tresci

I V) =T o R PPPPPPPPPTPPRE 7
P 011 I o - Yoy PP URPOTPPPPRE 8
3. Promieniowanie rentgeNOWSKIE........uiiiiiiiiiiiiie e 9
3.1. Budowa i zasada dziatania lampy rentgenoWSsKI€j ........cccuvreriiiiiiiiiiiicciieececee e 9
3.2. Oddziatywanie promieniowania rentgenowskiego z materig........ccccceeeeveeeecceeecccciiee e, 10
4.  Tomografia KOMPULEIOWA.......uuiii e e e et e e e ebee e e e araeas 14
L S o 11y o1 - IO PRSPPI 14
4.2, BUAOWA tOMOBIafU....iiiiiiiiiei it e e e eraeas 17
4.3. Generacje tomografow KOMPULErOWYCH .........uviiiiiiiiiiccee et 20
4.4. Ogodlna zasada powstawania tOMOZIAMU ......cueeeeeeiieeeeiiieeeeciteeeeetee e e eereee e eebee e s eenbeeeeeenrenas 26
5. Spektralna tomografia KomMpPULEroWa ......ccccuviiiiiiiiieice e 36
5.1. Poczatek zainteresowania technika wieloenergetycznej tomografii komputerowej ........... 36
5.2. Dwuenergetyczna tomografia Komputerowa .........ceeecuieiiiiiiiiiiiiee e 38
5.3. Tomografia komputerowa z detektorem spektralnym .........cccceeviveeiiiiieicciiee e, 43
5.4. Tomograf komputerowy z detektorem zliczania fotoNOW..........ccueeeeciiiiieiiiiieeecieee e, 45
6. POOSUMOWANIE ....eiiiieiieieeete ettt ettt ettt sttt st b e r e s beesaeesaeeeteesreesnnesane e 49
27 o] [To = =Y i - IO UPUPRPPN 50



1. Wstep

Wielu ludzi uwaza tomografie komputerowg (TK, ang. computed tomography, CT) za jedna
z najwazniejszych metod diagnostycznych w dziedzinie medycyny. Polega ona na uzyskiwaniu
dwuwymiarowego obrazu poprzez przekrdj obiektu tréjwymiarowego w dowolnie wybranej
ptaszczyznie. Umozliwia to poznanie i zbadanie struktury wewnetrznej danego obiektu bez naruszania
jego struktury. Dzieki tomografii komputerowej mamy mozliwosé dokonania w szybki sposéb oceny
stopnia zaawansowania nowotworu lub analizy udaru mdzgu. Jest takze nieocenionym narzedziem
przy planowaniu radioterapii.

Od momentu powstania pierwszego tomografu komputerowego na poczatku lat 70. XX wieku,
nastepowat ich ciggly rozwdj. W przeciggu nieco ponad 30 lat udato sie przejs¢ z tomograféow
z pojedynczym detektorem i czasem pojedynczego skanu wynoszgcym kilka minut do tomograféw
wykorzystujgcych kilka tysiecy detektoréw i wykonujgcych pojedynczy skan w mniej niz setne czesci
sekundy.

Wsrdd najbardziej spektakularnych rodzajéw tomografii komputerowej nalezy wyrdzni¢ spektralng
tomografie komputerowg (ang. spectral computed tomography). Koncepcja spektralnej
(wieloenergetycznej) tomografii komputerowej znana jest juz od wielu lat — cho¢ pierwsze urzadzenia
wykorzystujgce te idee pojawity sie stosunkowo niedawno. Istnieje wiele aparatéw diagnostycznych,
ktdre na rézne sposoby realizujg tematyke polienergetycznosci wigzki. W ostatnich latach nastgpit duzy
skok technologiczny, ktéry pozwolit na skonstruowanie rozwigzan zwiekszajacych czutos¢ wykrywania
zmian patologicznych. Dzieki spektralnej tomografii komputerowej mamy mozliwos¢ szybszego
i doktadniejszego wykonywania badan i generowania obrazéw tomograficznych, co przektada sie
mniejszg dawke promieniowania otrzymywang przez pacjenta, szybsze i trafniejsze diagnozy oraz
lepiej zaplanowane leczenie.



2. Cel pracy

Celem pracy jest przedstawienie poczatkow i dalszego rozwoju tomografii komputerowe;j,
ze szczegblnym uwzglednieniem spektralnej tomografii komputerowej.

Najpierw pokrdtce zostanie omdéwione promieniowanie rentgenowskie, jego oddziatywanie z materig
oraz zaleznosci od energii padajacej wigzki promieniowania.

Dalej zostanie przesledzona historia TK, kolejne jej generacje oraz metody powstawania obrazéow
tomograficznych.

Nastepnie zostanie przeanalizowany rozwéj metody spektralnej tomografii komputerowej — od jej
poczatkdw, az do dzisiejszych, wyrafinowanych technologicznie, rozwigzan. Ponadto, w pracy zostang
rowniez przedstawione mozliwe obszary jej zastosowan w medycynie.

Praca ma charakter literaturowy.



3. Promieniowanie rentgenowskie

Promieniowanie  rentgenowskie @ to rodzaj jonizujgcego  posrednio  promieniowania
elektromagnetycznego o dtugosci fali zawierajacej sie w zakresie od okoto 10 pm do 10 nm, co
przektada sie na zakres energii od 1 keV do 600 keV (L'Annunziata, 2003). W widmie fal
elektromagnetycznych promieniowanie rentgenowskie znajduje sie pomiedzy ultrafioletem
(nadfioletem), a promieniowaniem gamma, z ktdrym to czeSciowo sie pokrywa w zakresie nizszych
energii promieniowania gamma.

Do wytworzenia promieniowania X wykorzystuje sie Zzrédta izotopowe (do zastosowan technicznych),
akceleratory liniowe (przy terapii megawoltowej) lub lampy rentgenowskie, ktére sg najczesciej
stosowanym zrdodtem promieniowania rentgenowskiego w medycynie.

3.1. Budowa i zasada dziatania lampy rentgenowskiej

Klasyczna lampa rentgenowska sktada sie z katody i anody (najczesciej wolframowej) umieszczonych
w szklanej obudowie, w ktérej wytworzono préznie (tzw. banka prézniowa). Potencjat wysokiego
napiecia, znajdujacy sie miedzy katodg a anodg, powoduje, ze rozzarzone do biatosci wtdkno katody
zaczyna emitowal elektrony, ktére, przez panujaca w lampie rdznice potencjatéw, zaczynajg
przyspieszac, a nastepnie uderzajg w anode-tarcze. Elektrony, uderzajac w anode, wytwarzaja dwa
rodzaje promieniowania — promieniowanie hamowania oraz promieniowanie charakterystyczne

tarczy.
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Rysunek 1. Schemat lampy rentgenowskiej (opracowanie wtasne na podstawie domeny publicznej)



Promieniowanie hamowania wytwarzane jest poprzez hamowanie elektronéw w momencie zderzenia
sie z tarcza. Powoduje to powstawanie ciggtego widma promieniowania. Poniewaz 99% energii
elektronéw jest zamieniane w ciepto, to konieczne jest stosowanie chtodzenia lampy przez ciecz
chtodzaca lub zastosowanie wirujgcej anody. Drugie rozwigzanie powoduje, ze elektrony uderzajg
w inne miejsce wirujacej anody niz wczesniej, wiec ten punkt wczesniejszego uderzenia elektronéw
moze w tym czasie , ostygnac”. Wiekszosé wspdtczesnych aparatdw wykorzystuje wirujacg anode.

Promieniowanie charakterystyczne tarczy wytwarzane jest w wyniku emisji kwantéw przez atomy
anody wzbudzone poprzez rozpedzone elektrony.

Ciggte widmo
301} promieniowania hamowania

Linie promieniowania
251 @ charakterystycznego anody

20|

Natezenie promieniowania [ jedn.wzgl.]

Energia [ keV ]

Rysunek 2. Przyktadowe widmo promieniowania rentgenowskiego z lampy rentgenowskiej
z wolframowa anoda, z uwzglednieniem sktadowych promieniowania.
Opracowanie wtasne na podstawie (Jodtowski, Ostachowicz, 2006)

W tomografii komputerowej mozna spotkaé dwie jednostki odnoszgce sie do energii promieniowania
— keV oraz kVp. Jednostka kVp (ang. kilovoltage peak) odnosi sie do napiecia lampy, czyli maksymalnej
wartosci napiecia (kV), ktére mozna zastosowac w badaniu. Okresla w ten sposéb najwyzszg wartosc
energii—mierzong w keV — ktérg moze mieé promieniowanie rentgenowskie wytworzone w tej lampie.

3.2. Oddziatywanie promieniowania rentgenowskiego z materia

Wyrdznia sie trzy podstawowe procesy zwigzane z oddziatywaniem fotonéw z materig — efekt
fotoelektryczny, efekt Comptona (rozpraszanie niekoherentne, rozpraszanie comptonowskie) oraz
kreacja par elektron-pozyton. W przypadku promieniowania X wytwarzanego w lampach
rentgenowskich méwi sie tylko o pierwszych dwdch procesach — ich udziat w ostabianiu wigzki
promieniowania zalezy m.in. od energii kwantéw oraz liczby atomowej Z materii.
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Efekt fotoelektryczny polega na oddziatywaniu fotonéw z elektronami atoméw, w wyniku ktdorego
nastepuje catkowita absorpcja fotonu przez atom i wyrzucenie elektronu zwigzanego w tym atomie.
Prawdopodobienistwo zajscia efektu fotoelektrycznego okresla wzor:
Z3
T (w3

(1)
a energie wyemitowanego elektronu:
E.,=hv—-W, (2)

gdzie W oznacza energie wigzania elektronu na orbicie atomowe;j.

Efekt Comptona polega na zjawisku rozpraszania fotondw promieniowania X na swobodnych lub stabo
zwigzanych elektronach (o energii wigzania mniejszej niz energia padajgcego fotonu), w wyniku
ktorego dochodzi do zwiekszania dtugosci fali promieniowania. Zwiekszenie dtugosci fali
rozproszonego fotonu zalezy od kata rozproszenia fotonu, zgodnie ze wzorem:

-
AL = — (1 — cos0). (3)

Foton, zderzajac sie z elektronem, oddaje mu czesc swojej energii —w wyniku tego zderzenia powstaje
nowy kwant rozproszony o mniejszej energii niz kwant pierwotny, a réznica tych energii przekazywana
jest elektronowi jako energia kinetyczna. Energie rozproszonego fotonu opisuje sie wzorem:

E
Er=—yt 4
1+$(1—cos ) (4)

W zakresie energii stosowanych w tomografii komputerowej (od 20 do 150 keV), w przypadku
materiatdw w niskiej liczbie atomowej, dominujgcym zjawiskiem jest efekt Comptona,
a w przypadku materiatéw o wysokiej liczbie atomowej — efekt fotoelektryczny.
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Rysunek 3. Obszary dominacji zjawisk oddziatywania fotonéw z materiatéow
w funkcji energii fotondw i liczby atomowej absorbenta.
Opracowanie wtasne na podstawie materiatéw dydaktycznych Wydziatu Fizyki Politechniki Warszawskiej
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W wyniku oddziatywania promieniowania X z materig dochodzi do ostabienia jego wigzki, zgodnie ze

wzorem:
I = Iy exp(—px),
gdzie:
I — natezenie promieniowania po przejsciu wigzki przez materiat o grubosci x,
I, — natezenie promieniowania przed przejsciem wigzki przez materiat o grubosci x,

u — liniowy wspdtczynnik ostabienia prze$wietlanego materiatu.

Natezenie emitowanego promieniowania mozna natomiast przyblizy¢ wzorem:
ly=A-Z-i-U?

gdzie:

A — stata zalezna od konstrukcji lampy,

Z — liczba atomowa materiatu anody,

i — prad anodowy ptynacy przez lampe,

U — napiecie na lampie.
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Rysunek 4. Promieniowanie X, zanim opusci anode, oddziatuje z jej atomami w procesach: fotoelektrycznym

i comptonowskim. W wyniku tych oddziatywan ulega zmniejszeniu natezenie promieniowania.

Opracowanie wtasne na podstawie materiatéw dydaktycznych Wydziatu Fizyki Uniwersytetu Warszawskiego

12



Podczas przechodzenia promieniowania X przez ciato pacjenta moze dojs¢ do:
- catkowitego przejscia wigzki przez ciato bez jakiejkolwiek interakcji z nim,

- interakcji z materig i catkowitym wchtonieciem poprzez zdeponowanie catej energii fotonu
w pacjencie (efekt fotoelektryczny),

- oddziatywania i rozproszenia od pierwotnego kierunku oraz oddania czesci energii fotonu i emisji
kolejnego fotonu, o energii mniejszej od pierwotnego (efekt Comptona).

Rysunek 5. Schematyczne przedstawienie zjawisk zachodzgcych podczas przechodzenia promieniowania X
przez ciato pacjenta. Opracowanie wiasne

llos¢ promieniowania, ktére zostanie pochfoniete przez ciato pacjenta zalezy od dwéch czynnikéw:
energii wigzki promieniowania oraz gestosci napromienianej tkanki. Im wyzsze napiecie w lampie
rentgenowskiej, tym wieksza jest energia wigzki, czyli wiecej promieniowania dotrze do pacjenta.
Im materiat tkanki jest gestszy, tym wiecej promieniowania jest przez nig pochtaniane, a mniej
opuszcza ciato pacjenta. Schematycznie zostato to przedstawione na rysunku nr 6.
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Rysunek 6. Schematyczne przedstawienie ostabienia promieniowania X
podczas przechodzenia przez materiaty réznych gestoéciach (g/cm?3). Opracowanie wtasne na podstawie
materiatéw dydaktycznych Wydziatu Fizyki Politechniki Warszawskiej
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4. Tomografia komputerowa

Pojawienie sie tomografii komputerowej umozliwito znaczny rozwéj medycyny, w tym mozliwosé
poznania wewnetrznych struktur bez ich naruszania, diagnozy choréb i szybszego wykrywania nawet
niewielkich zmian chorobowych na wczesnym ich etapie.

4.1. Historia

Wilhelm Roentgen

Wszystko rozpoczeto sie od jednego z najwazniejszych, i do$¢ przypadkowych, odkry¢ w historii nauki
i medycyny. W 1895 roku, niemiecki fizyk, Wilhelm C. Roentgen zajmowat sie badaniem
promieniowania katodowego. W trakcie badan zauwaziyt pojawienie sie stabego s$wiatta na
Swiattoczutych ekranach, ktére znajdowaty sie niedaleko. Dalsze badania Roentgena wykazaty, ze byto
to spowodowane wczesniej nieznanym rodzajem promieniowania, ktére umozliwia przenikniecie przez
ciato i zobaczenie szkieletu cztowieka. Promieniowanie zostato roboczo nazwane promieniowaniem X
(od matematycznego oznaczenia ,X” jako co$ nieznanego), jednak ta nazwa zachowata sie do dzisiaj
i jest uzywana wymiennie z nazwami: promieniowanie Roentgena lub promieniowanie rentgenowskie.

Lm‘..-r .2..,..././'. an

'%‘ o o] Relitin RIS T
T 'ﬂ“'ﬂ Gamnsr

FEnyarh

Rysunek 7. Pierwsze zdjecia rentgenowskie wykonane przez Wilhelma Roentgena. Po lewej: dton zony
W. Roentgena — Anny Berthy Ludwig, po prawej: dton przyjaciela W. Roentgena, Alberta von Koellikera
(zrodto: domena publiczna)

Za swoje odkrycie, Wilhelm Roentgen zostat uhonorowany, w 1901 roku, Nagrodg Nobla z fizyki. Byta
to pierwsza Nagroda Nobla przyznana w tej dziedzinie. W uzasadnieniu napisano: ,w uznaniu
niezwyktych zastug, jakie wyswiadczyt dzieki odkryciu niezwyktych promieni nazwanych pézniej jego
imieniem” [a].
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Johann Radon

W 1917 roku austriacki matematyk, Johann Radon, opublikowat prace pt. , Uber die Bestimmung von
Funktionen durch ihre Integralwerte Iéings gewisser Mannigfaltigkeiten” (pol. ,0 okreslaniu funkcji
poprzez ich wartosci catkowite wzdfuz pewnych rozmaitosci”), w ktorej udowodnit mozliwosé
odtworzenia funkcji na podstawie znajomosci transformaty, nazwanej na jego czes¢ transformatg
Radona. Dzieki temu pojawit sie wniosek, ze obraz dwu- i tréjwymiarowy danego obiektu mozna
odtworzy¢ w sposéb zupetny z nieskoriczonej liczby projekcji tego przedmiotu.

Allan Cormack

Na przetomie lat 50. i 60. XX wieku, potudniowoamerykanski fizyk, Allan Cormack, opracowat
matematyczny sposdéb pomiaru rozktadu gestosci tkanek w organizmie ludzkim oraz réwnania
potrzebne do komputerowej rekonstrukcji obrazow ludzkiego mézgu i ciata. Praca Cormacka,
opublikowana w 1963 roku w Journal of Applied Physics, pt. ,,Representation of a function by its line
integrals, with some radiological applications”, zawierata pierwszy opis matematycznej teorii
komputerowej tomografii osiowej (ang. CAT, inna nazwa: tomografia wspomagana komputerowo) —
metody, za pomocg ktérej mozna by wykorzysta¢ wspodtczynniki absorpcji promieni rentgenowskich
w tkankach ludzkiego ciata do skonstruowania szczegdétowego obrazu narzaddéw i tkanek miekkich —
promieniowanie rentgenowskie bytoby odbierane z réinych katéw wokét danej czesci ciata,
a otrzymane w ten sposdb pojedyncze przekroje bytyby nastepnie analizowane przez komputer
i t3czone w jeden obraz, dajac podglad struktur wewnetrznych.

Godfrey Hounsfield

Pierwszy tomograf zostat zbudowany w 1971 roku przez inzyniera-elektronika pracujgcego w Electric
and Musical Industries (EMI), Godfreya N. Hounsfielda, ktory pracowat tam m.in. nad radarem i bronig
kierowana. To wifasnie te badania przyczynity sie do ostatecznego sukcesu Hounsfielda [b].

Systemy radarowe dziatajg na podstawie zjawiska odbicia fal radiowych od wykrywanych obiektéw lub
fal wysytanych przez te obiekty. Nadajnik radaru emituje wigzke promieniowania (sygnat) ,,skanujac”
dany obszar, sygnat odbija sie od natrafionego obiektu, a nastepnie jest odbierany w odbiorniku
znajdujgcym sie (zazwyczaj) w tym samym miejscu co nadajnik. Pozwala to na okreslenie odlegtosci
obiektéw od radaru oraz ich rozmiaréw.

Hounsfield zaczat sie zastanawiac czy nie datoby sie w jaki$ sposéb przeskanowaé obiektu tak, by
zobaczy¢, co znajduje sie w jego Srodku. Wysunat hipoteze, niezaleznie od wczesniejszych twierdzen
Radona i Cormacka, ze nalezatoby spojrze¢ na tréjwymiarowy obiekt jak na serie przekrojowych
skandw i ze moze sie to udaé dzieki promieniowaniu rentgenowskiemu.

Promieniowanie rentgenowskie bylo wtedy odkryciem, ktére w btyskawicznym tempie
zrewolucjonizowato swiat medycyny. Hounsfield postanowit skupi¢ sie na fakcie, ze intensywnos¢
wigzki promieniowania rentgenowskiego zmniejsza sie podczas przechodzenia przez dany obiekt,
tzn. rézne czesci ludzkiego ciata w rézny sposdb ttumig promieniowanie rentgenowskie. W ten sposdb
wysunat hipoteze, ze seria zdje¢ rentgenowskich wykonanych pod réznymi katami wokét danego
obszaru ciata moze stworzy¢ przekrojowy obraz tego obszaru, z rozréznieniem réznych typéw tkanek.
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Pierwszy eksperymentalny system Hounsfielda, jak sam stwierdzit w swoim wyktadzie noblowskim
(1979), byt ,bardzo improwizowany”. System wykorzystywat promienie gamma z radioaktywnego
pierwiastka ameryku (Am-241) i skanowat butelki oraz stoiki z pleksiglasu, ktére byty wypetnione wodg
oraz kawatkami metalu i plastiku. toze tokarki zapewniato mozliwos¢ przesuwania i obracania zrédta
promieniowania, a po obu stronach butelek lub stoikdw rozmieszczono czute detektory. Skanowanie
trwato dziewieé¢ dni i wygenerowato ponad 28 000 pomiardw, ktére nastepnie zostaty przetworzone
przez komputer w dwie i pét godziny, dajgc petny obraz. Jakos¢ otrzymanych obrazéw byta tak dobra,
ze zaréwno pracodawca Hounsfielda, firma EMI, jak i brytyjski Departament Zdrowia, postanowity
zainwestowac w projekt i zakupi¢ lampe rentgenowska oraz generator, aby skréci¢ czas skanowania do
dziewieciu godzin (Wells, 2005).

Nowe urzadzenie otrzymato nazwe ,skanera mdzgu EMI” (ang. EMI Brain Scanner) i, jak nazwa
wskazuje, byto zdolne tylko do obrazowania mdzgu. Skanery mdézgu wykorzystywaty wypetniony woda
gumowy pierscien, ktéry znajdowat sie wokét gtowy pacjenta, aby zmniejszy¢ dynamiczny zakres
wykrytych promieni rentgenowskich oraz zapewni¢ punkt odniesienia do kalibracji skali szarosci
wyswietlacza.

Pierwszego ludzkiego pacjenta — kobiete po czterdziestce z podejrzeniem guza mdzgu — zbadano
1 pazdziernika 1971 roku w Atkinson Morley’s Hospital, w ktdorym pracowat dr Jamie Ambrose —
neuroradiolog, ktdéry jako jeden z pierwszych dostrzegt geniusz wynalazku Hounsfielda.
Przeprowadzone badanie pokazato zdjecie okragtej torbieli na srodku ptata czotowego. Obraz miat
wymiar 80 na 80 pikseli, a czas wykonania pojedynczego skanu wynosit 5 minut.

Rysunek 8. Tomogram z pierwszego klinicznego badania TK, z zaznaczeniem torbieli mézgu.
Atkinson Morley’s Hospital, pazdziernik 1971 rok
(zrodto: opracowanie wiasne na podstawie zdjecia z British Institute of Radiology)
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20 kwietnia 1972 roku, na corocznym kongresie British Institute of Radiology, Ambrose i Hounsfield
zaprezentowali pierwsze obrazy kliniczne uzyskane z pomocg skanera mézgu EMI. Oczom wszystkim
obecnych ukazaty sie obrazy mézgu, ktére wyraznie pokazywaty zmiany chorobowe, guzy oraz
krwotoki. Mdzg nie wygladat juz jak szara, niezréznicowana plama. Pierwotny sceptycyzm radiologéw
ustgpit natychmiastowo, uswiadamiajgc im jednoczesnie, ze sg Swiadkami nowej ery w wykrywaniu
i ocenie stopnia zaawansowania chordb.

W 1979 roku, Godfrey N. Hounsfield oraz Allan M. Cormack zostali uhonorowani Nagrodg Nobla
w dziedzinie fizjologii i medycyny ,za rozwdj tomografii wspomaganej komputerowo” [c].

4.2. Budowa tomografu

Tomograf komputerowy sktada sie z trzech podstawowych elementéw: stotu, na ktérym nieruchomo
lezy pacjent w czasie badania, konsoli operatora (osoby przeprowadzajgcej badanie) oraz gantry
(skanera, suwnicy) — gtéwnego elementu catego urzadzenia, ktére wykonuje badanie.

W sktad gantry przede wszystkim wchodza: lampa rentgenowska, filtr, kolimatory, detektor
referencyjny, wewnetrzny projektor, wymiennik ciepta lampy rentgenowskiej, generatory wysokiego
napiecia (0 —75 kV oraz 75 — 150 kV), gtéwny silnik napedowy gantry, narzedzie kontroli obrotu, system
gromadzenia danych, detektory, pierscienie slizgowe, kontroler temperatury detektora, jednostka
zasilajgca oraz filtr niwelujacy szumienie (Budzik, Dziubek, Turek, 2015).
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Rysunek 9. Schemat skanera TK (opracowanie wtasne na podstawie (Abdulla, Clarke, 2020))

17



Lampa rentgenowska

Lampa rentgenowska stanowi sztuczne zrédto promieniowania rentgenowskiego, ktérej dziatanie
zostato juz przedstawione w rozdziale 3.

Generator wysokiego napiecia

Generator wysokiego napiecia jest zamontowany na obracajgcej sie ramie gantry razem z lampa
rentgenowska. Generator doprowadza do elektrod wysokie napiecie oraz prad zarzenia dla zasilania
zarnika katody. Wysokie napiecie zwieksza zdolnos$¢ wigzki do lepszej penetracji naswietlanych
struktur — dzieki temu redukowana jest dawka promieniowania, jaka otrzymuje pacjent. Dodatkowo,
wysokie napiecie zmniejsza obcigzenie lampy, co przektada sie na zwiekszenie jej zywotnosci.

Filtr

Filtr znajduje sie tuz przed zZrodtem promieniowania. Jego zadaniem jest usuwanie
niskoenergetycznych promieni rentgenowskich, ktére nie przyczyniajg sie do tworzenia obrazu,
ale stanowig dawke dla pacjenta. W wyniku usuwania niskoenergetycznego promieniowania, widmo
energii promieniowania zostaje zawezone do uzytecznego zakresu, wykorzystywanego
w obrazowaniu.

Kolimator

Kolimatory majg za zadanie przetworzy¢ wigzke padajgcego promieniowania w wigzke réwnolegty
(tj. skolimowang) lub w wigzke o okreslonej zbieznosci, co przektada sie na ograniczenie
promieniowania poza pozadany obszar, zwiekszenie jakosci obrazowanych struktur oraz obnizenie
dawki promieniowania dla pacjenta.

Kolimator znajduje sie miedzy zrédtem promieniowania a pacjentem oraz za pacjentem, a przed
kazdym z detektoréw. Zadaniem kolimatoréow jest wyeliminowanie z wigzki promieniowania
rozproszonego o niskiej energii, dzieki czemu jeszcze bardziej zostaje zwiekszona zostaje rozdzielczos¢
przestrzenna i kontrastowa uzyskanych danych (Budzik i in., 2005).

Pierscienie slizgowe

Pierscienie Slizgowe to urzadzenia elektromechaniczne ztozone z okragtych pierscieni przewodzacych
oraz szczotek, ktore przenoszg energie elektryczng na wirujgce elementy skanera (Romans, 2011).

Stosowanie pierscieni Slizgowych umozliwia ciggte przesuwanie sie gantry wokét pacjenta, co
przektada sie bezposrednio na skrécenie czasu akwizycji. Pierscienie slizgowe sg odporne na Scieranie
i przewaznie zawierajg wysoka zawartos$¢ miedzi, ktdra zmniejsza opdr elektryczny.
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Detektory

Detektory stuzg do pomiaru intensywnosci wigzki promieniowania rentgenowskiego przechodzacej
przez pacjenta. Znajdujg sie one w matrycy detektoréw umieszczonej na tuku lub na catym pierscieniu
wokot otworu gantry (w zaleznosci od generacji). Aby moc umiesci¢ detektory w tuku lub okregu,
oddzielone sg one od siebie pretami dystansowymi. Po przejsciu przez detektor, wigzka
promieniowania zamieniana jest na sygnat elektryczny, ktéry nastepnie poddawany jest wzmocnieniu
oraz analizie przez system gromadzenia danych (ang. Data Acquisition System, DAS).

Szeroko$é i odstepy pomiedzy detektorami wptywajg na wielko$¢ promieniowania rozproszonego. Aby
promieniowanie rozproszone byfo jak najmniejsze, nalezy zadbaé o to, zeby detektory byly mate
(podtuzne i waskie), a wzajemna odlegto$¢ miedzy nimi jak najmniejsza (Romans, 2011).

W sktadzie gantry mozna takie wyrdznié detektory referencyjne, ktére pomagajg skalibrowad
otrzymane dane oraz zminimalizowad wptyw artefaktow na wynik badania.

W starszych aparatach TK uzywato sie detektoréw gazowych (ksenonowych komér jonizacyjnych).
Obecnie uzywa sie detektoréw scyntylacyjnych (konwencjonalna TK) i pétprzewodnikowych
(spektralna TK).

Detektory ksenonowe

Detektory ksenonowe dziatajg na zasadzie komér jonizacyjnych — gaz (ksenon), znajdujacy sie
w detektorze, podlega jonizacji w wyniku oddziatywania promieniowania rentgenowskiego na atomy
gazu i powoduje powstawanie mierzalnego napiecia pomiedzy katodg i anodg detektora.

Ksenon jest bardzo stabilnym gazem. W komorach jonizacyjnych znajduje sie pod duzym cisnieniem
(ok. 25 baréw), co przektada sie na zwiekszenie czutosci detekcji. Takie detektory mogg absorbowac
od 60% do ponad 80% wszystkich fotonow, ktére do niego docierajg (Budzik i in., 2005).

Detektory scyntylacyjne

Pojedynczy detektor scyntylacyjny w aparacie TK sktada sie krysztatu scyntylacyjnego oraz fotodiody.
Krysztat, po trafieniu w niego fotonu, na skutek fluorescencji, emituje energie promieniowania, ktéra
nastepnie jest zamieniana przez fotodiode w energie elektryczng (analogows).

W wyniku obecnosci krysztatow scyntylacyjnych, detektory mogg wytwarza¢ dodatkowg poswiate.
W nowoczesnych aparatach TK zostata ona znacznie ograniczona lub catkowicie wyeliminowana
(Romans, 2011).
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Rysunek 10. Schemat macierzy detektorow scyntylacyjnych i budowy detektora scyntylacyjnego
(opracowanie wtasne na podstawie (Romans, 2011))

Krysztaty scyntylatorow najczesciej sg wykonane z wolframianu kadmu (CdWOQ,), germanianu bizmutu
(Bi12GeOy) lub jodku cezu (Csl). Materiaty te charakteryzujg sie duzg gestoscia, co jest zwigzane
z wysokg wartoscig efektywnej liczby atomowej. Dzieki temu majg one wyisze wspotczynniki
pochtaniania niz komory jonizacyjne — absorbujg prawie 100% fotondw, ktére do nich docierajg
(Romans, 2011). Z drugiej strony detektory scyntylacyjne sg bardziej wrazliwe na wahania temperatury
i wilgoci w poréwnaniu do komér jonizacyjnych.

4.3. Generacje tomograféw komputerowych

0Od momentu rozpowszechniania i zwiekszenia dostepnosci pierwszych tomograféw komputerowych,
nastepowat ciggty ich rozwdj. Obecnie mozna wyrdznic¢ siedem generacji tomografow, a kazda z nich
wyrdznia sie m.in. rozmieszczeniem lampy rentgenowskiej i detektoréw, sposobu ich poruszania sie
wzgledem siebie oraz rodzajem wykorzystywanej wigzki promieniowania. Niekiedy klasyfikuje sie tylko
cztery generacje tomograféow komputerowych, traktujgc kazdg kolejng jako rozwiniecie trzeciej
i czwartej generacji.

Tomografy pierwszej generacji

Tomografy pierwszej generacji sktadaty sie z jednego (pdziniej z dwdch) detektoréw oraz lampy
rentgenowskiej, ktére byty wzgledem siebie nieruchome. Tomografy te uzywaty rownolegtej wigzki
promieniowania, tzw. otéwkowej. Detektor i lampa wykonywaty ruch translacyjno-obrotowy,
tj. po kazdej projekcji nastepowato liniowe przesuniecie lampy rentgenowskiej i detektora, a nastepnie
obrét uktadu pomiarowego o niewielki kat (ok. 1°). Proces ten byt powtarzany dla kazdego kata
rzutowania, az do wykonania przez uktad pomiarowy fuku 180°. Czas akwizycji dla pojedynczego skanu
wynosit okoto 5 minut (Curry, Dowdey, Murry, 1990).
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Rysunek 11. Schemat dziatania TK pierwszej generacji
(opracowanie wtasne na podstawie (Abudulla, Clarke, 2020))

Tomografy drugiej generacji

Tomografy drugiej generacji sktadaty sie z trzydziestu detektoréw oraz lampy rentgenowskiej i, tak jak
tomografy pierwszej generacji, wykonywaty ruch translacyjno-obrotowy. Przy tomografach drugiej
generacji zaczeto uzywac waskiej wigzki wachlarzowej promieniowania o kacie okoto 10 stopni. Czas
akwizycji dla pojedynczego skanu wynosit od kilkunastu do kilkudziesieciu sekund (Curry i in., 1990).
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Rysunek 12. Schemat dziatania TK drugiej generacji
(opracowanie wiasne na podstawie (Abudulla, Clarke, 2020))

21



Ze wzgledu na dtugi czas otrzymywania obrazu i ciggtg konieczno$¢ przesuwania detektorow i lampy,
tomografy pierwszej i drugiej generacji byty uzywane gtéwnie do obrazowania gtowy i mézgu. Celami,
ktdre przyswiecaty pracom nad kolejng generacjg tomograféow, byto skrécenie czasu badania oraz
wyeliminowanie ruchu translacyjnego, ktory znaczgco spowalniat czas trwania badania i przyczyniat sie
do licznych artefaktéw.

Tomografy trzeciej generacji

Tomografy trzeciej generacji pojawity sie na rynku juz w 1975 roku. Zastosowano w nich szerokg wigzke
wachlarzowg promieniowania, o kacie rozwartosci od 40 do 60 stopni, ktéra jest skierowana na zestaw
od kilkuset do nawet tysigca detektoréow utozonych w tuk. Detektory oraz lampa sg ze sobg sztywno
potaczone, dzieki czemu wykonujg one tylko ruch obrotowy wokét pacjenta. Wyeliminowato to ruch
translacyjny i zaréwno lampa rentgenowska, jak i detektory, mogg sie swobodnie i synchronicznie
obraca¢ w kazdym z katdéw projekcji. Skrocito to tez czas skanowania pojedynczego przekroju do kilku
sekund (obecnie nawet czesci dziesietnych sekundy), co umozliwito wykonywanie obrazéw ptucijamy
brzusznej, poniewaz pacjent jest w stanie na kilkanascie sekund wstrzymac oddech, co bezposrednio
zmniejsza artefakty pochodzgce z ruchu ptuc. Niestety zastosowanie duzej liczby detektoréw powoduje
problemy z odpowiednig kalibracja kazdego z detektoréw, co skutkuje powstawaniem
charakterystycznych dla tej generacji tomograféw artefaktéw pierscieniowych (Boas, Fleischmann,
2012).
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Rysunek 13. Schemat dziatania TK trzeciej generacji
(opracowanie wiasne na podstawie (Abudulla, Clarke, 2020))
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Tomografy czwartej generacji

Tomografy czwartej generacji réwniez wykorzystujg wachlarzowa wigzke promieniowania i rozwigzaty
problem z artefaktami pierscieniowymi. Po raz pierwszy jedynym ruchomym elementem jest lampa
rentgenowska. Detektory, ktérych moze by¢ nawet okoto 5000, s3 umieszczone w nieruchomym
pierscieniu, co pozwala utrzymac statg kalibracje detektoréw oraz zminimalizowac pojawiajace sie
artefakty.
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Rysunek 14. Schemat dziatania TK czwartej generacji
(opracowanie wtasne na podstawie (Abudulla, Clarke, 2020))

Tomografy pigtej generacji

Tomografy piatej generacji (nazywane takze tomografia komputerowg wigzki elektrondw,
ang. Electron Beam Computed Tomography, EBCT) zostaty zaprojektowane specjalnie do obrazowania
serca (przede wszystkim do oceny zwapnien w tetnicach wiencowych), ale nie sg zbyt popularne.
Poniewaz serce jest caty czas ,w ruchu”, to celem uzyskania dobrych obrazéw i zminimalizowania
artefaktéw pochodzgcych z jego bicia, potrzebne byto narzedzie o bardzo krétkim czasie akwizycji.
Rozwigzaniem okazato sie ograniczenie ruchu wszelkich elementéw skanera. Dzieki temu, tomografy
pigtej generacji nie sktadajg sie z ruchomych czesci. Co jest wazne, aparaty EBCT nie posiadajg lampy
rentgenowskiej. Wigzka elektronéw, ktéra wytwarza promieniowanie rentgenowskie jest odchylana
w polu elektromagnetycznym tak, ze tworzy stozek o kacie 210° (Rubens, Tarun, 2006). Nastepnie
uderza w wolframowg anode, ktéra jest utozona w duzy pierscien znajdujacy sie wokot pacjenta.
Wyhamowanie elektrondw na anodzie powoduje emisje promieniowania rentgenowskiego. Czas
pojedynczego skanu wynosi ok. 50 ms i jest w stanie uchwycic¢ skurcz i rozkurcz komor serca.
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Rysunek 15. Schemat dziatania EBCT - TK pigtej generacji (Rand, 1983)

Tomografy szdstej generacji

Tomografy szdstej generacji (nazywane takze helikalnymi lub spiralnymi tomografami
komputerowymi, ang. helical computed tomography) stanowity prawdziwy przetom w badaniach TK.

W przeciwienstwie do poprzednich generacji TK, tomograf helikalny umozliwia ciggtg akwizycje
wolumetryczng podczas przechodzenia pacjenta przez suwnice. Mozliwe to jest poprzez zastosowanie
pierscieni slizgowych niskiego napiecia, ktére na state wpisaty sie w funkcjonowanie kolejnych
generacji TK. Dzieki zastosowaniu pierscieni $lizgowych mozliwe jest ciggte przesuwanie sie gantry
wokot pacjenta, co przektada sie bezposrednio na skrécenie czasu akwizycji oraz stworzenie
doktadniejszych obrazéw badanych narzaddw (Kalender, 1994).

Stét z pacjentem powoli przesuwa sie w czasie, gdy lampa rentgenowska oraz detektory przemieszczajg
sie ze statg predkoscig po spiralnej $ciezce wzgledem pacjenta. Po raz pierwszy byto mozliwe
przeprowadzenie badania catego narzadu w przeciggu jednego wstrzymania oddechu przez pacjenta
(kilkanascie sekund). W wyniku przeprowadzonego badania otrzymuje sie tréjwymiarowa
reprezentacje obrazowanego narzadu, ktérg mozna réwniez odtworzyé w postaci pojedynczych
przekrojow.
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Rysunek 16. Schemat dziatania TK széstej generacji (opracowanie wtasne na podstawie (Kalender i in., 1990))
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Tomografy si6dmej generacji

Tomografy siddmej generacji (ang. Multiple-Detector Computed Tomography, MDCT) stanowig
udoskonalone potgczenie wigzki promieniowania generatordw trzeciej generacji i skanowania
helikalnego szdstej generacji. Po raz pierwszy rzagd detektordw zostat zastgpiony przez dwuwymiarowg
matryce detektoréw, a wigzka wachlarzowa zostata zamieniona na wigzke stozkowg. W MDCT
kolimatory sg szersze, przez co wiecej promieni rentgenowskich dociera do pacjenta oraz jest mozliwe
jednoczesne skanowanie wiekszego obszaru ciata pacjenta. Grubo$é skanowanej warstwy w MDCT jest
okreslana przez rozmiar detektora, a nie przez szerokos¢ okna kolimatora (jak w poprzednich wersjach
TK) — dzieki temu mozna zwiekszy¢ rozdzielczo$¢ przestrzenng i uzyskac izotropowe woksele (o réwnej
rozdzielczosci w wymiarach x, y i z). Zastosowanie izotropowych wokseli do przetwarzania obrazu
poprawia jakos¢ wyswietlania wieloptaszczyznowych reform (obrazéw czotowych, strzatkowych lub
skosnych generowanych na podstawie oryginalnych danych obrazu osiowego) [d].

MDCT zapewniajg lepsze obrazowanie na dwa sposoby. Mozna osiggna¢ skrécony czas skanowania
poprzez szybka akwizycje grubych warstw lub mozna osiggna¢ zwiekszong rozdzielczo$é przestrzenng
poprzez generowanie wielu cienkich warstw o wysokiej rozdzielczosci (Verma i in., 2019). Ze wzgledu
na swojg wysoka jakos¢ obrazowanych tkanek, MDCT zalecane s3 szczegdlnie do badania tkanek
miekkich.
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Rysunek 17. Schemat dziatania MDCT - TK siddmej generacji
(opracowanie wtasne na podstawie (Verma i in., 2019))

W ciggu zaledwie kilkudziesieciu lat tomografia komputerowa znacznie ewoluowata - od
kilkugodzinnych skandw gtowy do kilkunastominutowego (tacznie) badania catego ciata. Od samego
poczatku bylo wiadome, ze tomografia komputerowa bedzie miata gigantyczne znaczenie dla
medycyny i badania wewnetrznych struktur w ciele cztowieka, co zostato potwierdzone z pojawieniem
sie kazdej kolejnej generacji aparatow.
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4.4, (Ogodlnazasada powstawania tomogramu

Zdjecie rentgenowskie, ktore powstaje za pomocg tomografu, to tomogram. Wszystkie elementy
znajdujgce sie w gantrze oraz wokodt niej sg niezbednymi sktadowymi przyczyniajagcymi sie do
ostatecznego wygladu obrazu TK. Pierwszym krokiem do stworzenia tomogramu jest pozyskanie
danych, a nastepnie matematyczne przeanalizowanie ich przez komputer. Pozyskaniem i odpowiednim
przetworzeniem danych zajmuje sie system akwizycji danych (ang. data acquisition system, DAS),
znajdujacy sie w gantrze, niedaleko detektoréw. Caty proces mozna przedstawi¢ w kilku, prostych
krokach:

1. Fotony promieniowania rentgenowskiego uderzajg w detektory, gdzie sg zliczane.

2. Przetwornik analogowo-cyfrowy (ADC) dokonuje konwersji zmierzonych fotondw (sygnat
analogowy) na sygnat cyfrowy.

3. Sygnat cyfrowy zostaje przekazany do komputera.
4. Komputer przetwarza wszystkie otrzymane sygnaty i generuje tomogram.

Aby zmierzy¢ liczbe fotondw promieniowania rentgenowskiego, detektory s3 wielokrotnie
probkowane przez DAS - az 1000 razy na sekunde. Liczba prdobek pobieranych na sekunde z ciggtego
sygnatu emitowanego przez detektor jest znana jako czestotliwo$é prébkowania. Jesli czestotliwosé
préobkowania jest za niska, to z tego powodu mogg pojawia¢ sie na obrazie rdoine artefakty
(np. undersampling).
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Rysunek 18. Schemat przetwarzania wigzki promieniowania na obraz TK
(opracowanie wtasne na podstawie (Romans, 2011))
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Jednostki Hounsfielda

Standardowy obraz TK nie jest kolorowy, a naktada sie na niego wiele réznych odcieni szaro$ci. Kazdy
odcied odpowiada wspédtczynnikowi absorpcji promieniowania rentgenowskiego w naswietlanej
strukturze. Poszczegdlne tkanki, a co za tym idzie — narzady, majg rézne gestosci i rézng odpornosé na
odbieranie promieniowania. Jesli tkanka stabo pochtfania promieniowanie rentgenowskie, to jest ona
reprezentowana przez ciemniejszy odcien szarosci, a w przypadku mocnego pochtfaniania — przez
jasniejszy. Ta skala szarosci jest wyrazana w jednostkach Hounsfielda.

Jednostki Hounsfielda (HU) to bezwymiarowe jednostki okreslajgce stopien, w jakim badana struktura
ostabia wigzke promieniowania rentgenowskiego. Wyraza sie je wzorem:

HU = 1000 - 2x~#H20 (7)

“Hzo
gdzie:
Uy - liniowy wspdtczynnik ostabienia dla naswietlanego elementu tkanki,

U, o - liniowy wspotczynnik ostabienia dla wody.

Wartos¢ jednostki Hounsfielda jest bezposrednio zwigzana z liniowym wspédtczynnikiem ttumienia:
1 HU odpowiada 0,1% rdznicy miedzy liniowym wspodtczynnikiem ttumienia tkanki w poréwnaniu
z liniowym wspétczynnikiem ttumienia wody.

Hounsfield przypisat wodzie destylowanej warto$¢ 0. Obiekty z ttumieniem wigzki mniejszym niz woda
(o mniejszej gestosci) majg wartosci HU ujemne i sg uwidocznione na obrazie jako ciemniejsze odcienie
szarosci, a obiekty z ttumieniem wigzki wiekszym niz woda (o wiekszej gestosci) — wartosci dodatnie
i jasniejsze odcienie.

DETEKTOR A DETEKTOR2 DETEKTEORD

PADANY| \
ODIEKT
=

OBRAZ( Hu)

Rysunek 19. Jasnos¢ piksela w zaleznosci od wypetnienia go przez obrazowany obiekt (opracowanie wtasne)

27



Tabela 1. Wartos$¢ jednostek Hounsfielda dla kilku przyktadowych struktur, w tym dla organdéw ludzkiego ciata
dla osoby dorostej. Opracowanie wtasne na podstawie: Lepor (2000), Choungule i in. (2017), Fosbinder, Orth
(2011), Bolliger i in. (2009)

Struktura Minimalna warto$¢ HU Maksymalna wartos¢ HU
Powietrze -1000 -700
Ptuco -700 -600
Tkanka miekka -700 225
Tkanka ttuszczowa -205 -51
Tkanka mie$niowa -25 139
Mocz -5 15
Woda (w warunkach 0 0
standardowych)

Nerka 20 45
Krew 13 18
Istota szara 20 40
Istota biata 36 46
Watroba 40 70
Istota ggbczasta 148 661
Istota zbita 662 1988
Kos¢ 226 3071
Szkliwo 1553 2850
Szyba samochodowa,

szkto butelkowe 2100 2300
Ztoto, stal 20000 30000

Za pomocy jednostek Hounsfielda mozna dokonac¢ interpretacji sktadu nieznanej struktury, ktéra
pojawia sie na zdjeciu TK. Pordwnujac zmierzong wartos$¢ jednostek HU z wartosciami HU znanych
struktur, mozliwe jest przyblizenie jej sktadu i okreslenie tego, czym jest.

Generowanie obrazu

Najmniejszym elementem objetosci dwuwymiarowego obrazu TK jest piksel, a obrazu
tréjwymiarowego — woksel. Do kazdego z nich przypisywana jest liczbowa wartosé HU i opowiadajaca
jej intensywnosci na skali szarosci. Im wyzsza liczba HU — tym jasniejszy piksel/woksel.

Aby w danej warstwie okresli¢ wartos¢ HU dla n fragmentdéw, potrzebne jest przynajmniej n réwnan
opisujgcych pochtanianie w danej warstwie. Potrzebnych wiec jest n réznych projekcji tej warstwy.
Wspotczesne tomografy wykonujg nawet do 2 000 000 projekcji. Im wiecej projekcji jest
wykonywanych, tym lepszg jakos¢ i doktadnosé obrazu mozna uzyskad.
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SFOV i DFOV

W temacie rekonstrukcji i powstawania obrazu wystepujg dwa wazne parametry — SFOV (ang. Scan
Field of View) oraz DFOV (ang. Display Field Of View) (Romans, 2011).

SFOV, czyli pole widzenia skanu (nazywane tez polem widzenia kalibracji), to obszar w obrebie gantry,
z ktérego pobierane sg surowe dane. Na przyktad: jesli wybierze sie SFOV réwny 25 cm, to w trakcie
badania pozyskuje sie dane z ksztattu kota o srednicy 25 cm, gdzie jego S$rodek znajduje sie
w izocentrum suwnicy. To, co znajduje sie poza SFOV, nie jest obrazowane. Wybierajgc rozmiar SFOV
nalezy kierowad sie tym, aby obejmowat jak najdokfadniej samego pacjenta — inaczej mogg wystgpic
liczne artefakty.

DFOV, czyli wyswietlane pole widzenia, okresla, jaka czes¢ zebranych (i jeszcze nieprzetworzonych)
danych zostanie uzyta do utworzenia tomogramu. Wybér odpowiedniego DFOV poprawia mozliwosé
wykrywania wszelkich nieprawidtowosci. DFOV dziata na zasadzie podobnego do zoomu w aparacie.
Jesli DFOV bedzie duzy, to obraz bedzie wydawac sie mniejszy i mniej wyrazny (doktadny). Z kolei, jesli
DFOV bedzie maty, to zobaczymy tylko cze$é catego obrazu.

Metody skanowania
Istnieja dwie metody skanowania w tomografii komputerowej — sekwencyjna oraz spiralna (helikalna).

Metoda sekwencyjna, nazywana réwniez metodg ,step and shoot”, polega na tym, ze stétf, wraz
z lezgcym na nim nieruchomo pacjentem, jest przesuwany wzdtuz osi podfuznej tomografu po kazdym
skanie danego odcinka, tzn. wykonywany jest skan, nastepuje przesuniecie stotu i dopiero potem
kolejny skan. Technika ta jest czasochtonna i podatna na artefakty ruchowe oraz ma ograniczong
dostepnos¢ do obrazu koricowego naktadajgcych sie obrazéw i zwiekszong dawke promieniowania
otrzymywana przez pacjenta.

Nowoczesne skanery TK, wykorzystujgce metode spiralng, majg stoty, ktére poruszajg sie wzdtuz
suwnicy ze statg predkoscig — jest to mozliwe dzieki zastosowaniu technologii pierscieni slizgowych.
W wyniku tego otrzymuije sie krétszy czas skanowania i ciggla akwizycje danych.

Przy metodzie helikalnej pojawia sie bardzo wazne pojecie skoku (ang. pitch) — P, ktéry jest miarg
naktadania sie wigzek promieniowania w trakcie obrotu gantry (Silverman, Kalender, Hazle, 2001).
Definiuje sie go wzorem:

P=-, (8)
gdzie:
d — odlegtosé, jakag przemierza stét w trakcie jednego petnego obrotu gantry [mm],
w — szerokos$¢ wigzki promieniowania [mm].

Jesli P < 1, to oznacza, ze stot przemieszcza sie wolniej niz nastepuje peten obrét, tzn. ze wigzki
nachodzg na siebie w trakcie badania. Natomiast jesli P >1, to st6t z pacjentem porusza sie szybciej niz
nastepuje obroét, czyli powstajg luki i nie otrzymuje sie petnego obrazu badania.
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Nie ma jednoznacznych badan stwierdzajgcych, ktdra z tych metod (sekwencyjna czy spiralna) jest
lepsza — kazda z nich przy odpowiednich czynnikach jest mniej lub bardziej pozadana, choé wiekszo$é
badan wskazuje metode spiralng jako te bardziej skuteczng (Zarb, Pace, 2015).

Metody rekonstrukcji

Istnieje wiele algorytmdéw stuzacych do rekonstrukcji obrazu TK. Wsréd nich najbardziej popularne sa:
- metoda sumacyjna (projekcja wsteczna),

- filtrowana projekcja wsteczna (metoda konwolucji),

- rekonstrukcja iteracyjna.

Metoda sumacyjna (ang. back projection) polega na zsumowaniu poszczegdlnych projekcji
wykonywanych pod réznymi katami. Im wiecej wykona sie takich dziatan, tym doktadniejszy mozna
otrzymac obraz.
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Rysunek 20. Schemat dziatania metody sumacyjnej (opracowanie wtasne na podstawie domeny publicznej).
Obiekt A jest przeswietlany z dwdch stron — B1 (podtuznie) i B2 (poprzecznie). Nastepnie obie projekcje sg ze
sobg sumowane (naktadane na siebie) i otrzymuje sie niezbyt wyrazny obraz (C), ale pozwalajgcy na okreslenie
budowy przeswietlanego obiektu. Dodanie kolejnych projekcji, wykonanych pod wieloma réznymi katami,
spowoduje lepsze uszczegdtowienie wyglagdu badanego obiektu.

Metoda sumacyjna nie jest obecnie stosowana, poniewaz nie mozna za jej pomocy otrzymacd
dostatecznie ostrych obrazéw. Wiaze sie z nig takze powazna wada, jaka jest powstanie artefaktow
w postaci smug, ktére przypominajg swoim ksztattem gwiazde.
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Rozwigzaniem tego problemu okazato sie dodanie filtrowania danych przed wykonaniem projekcji
wstecznej, tzn., ze filtrowanie odbywa sie na surowych danych, a nie na obrazie (Romans, 2011). Proces
stosowania funkcji filtrujgcej do profilu ttumienia nazywany jest splotem lub konwolucjg (ang.
convolution). Algorytmy filtrowanej projekcji wstecznej (ang. filtered back projection) wykorzystujg
teorie Fouriera do redukcji szumodw statystycznych i stworzenia bardziej przejrzystych obrazéw.

Dostepnych jest wiele filtréw uzywajgcych réznych algorytmdéw — w zaleznosci od tego, co doktadnie
chce sie osiggna¢ — np. ktére dane majg zosta¢ wzmocnione lub ostabione.

Metoda projekcji wstecznej z filtrowaniem zaliczana jest do tzw. metod analitycznych.
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Rysunek 21. Schemat dziatania projekcji wstecznej z filtrowaniem
(opracowanie wtasne na podstawie domeny publicznej)

Rekonstrukcja iteracyjna to metoda, ktéra, podobnie jak metoda projekcji wstecznej, wykorzystuje
rézne algorytmy. Kazdy z nich jednak polega na tym, ze najpierw zaktada sie obraz (odpowiednie
wspotczynniki absorpcji), ktory chce sie otrzymaé, a nastepnie pordwnuje sie go z wartosciami
zmierzonymi. Nastepnie dokonuje sie kolejnych modyfikacji (iteracji), az oba obrazy (zaktadany
i zmierzony) bedg ze sobg zgodne. S3 to tak zwany adaptacyjne algorytmy iteracyjnej rekonstrukcji
statystycznej.

Rodzaje rekonstrukcji iteracyjnej

Istniejg trzy gtéwne rodzaje metody iteracyjne;j:
- rekonstrukcja jednoczesna,

- korekcja promien po promieniu,

- korekcja punkt po punkcie.
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Rekonstrukcja jednoczesna, jak nazwa wskazuje, bazuje na tym, ze obliczenia wykonuje sie dla
wszystkich projekcji i na catej matrycy wokseli jednoczesnie.

Korekcja promien po promieniu polega na iteracyjnych cyklach obliczen dla kazdej z projekcji. Tego
rodzaju obliczenia zastosowano w pierwszym EMI Scanner. Zwykle potrzeba od 6 do 12 projekcji, aby
uzyskac zadowalajgcg doktadnosé obrazu (Goldman, 2007).

Korekcja punkt po punkcie charakteryzuje sie tym, ze obliczenia sg prowadzone po kolei dla kazdego
woksela — uwzgledniajgc wszystkie projekcje, w ktdrych promienie rentgenowskie przechodzity przez
ten woksel.

Korzystajgc z tych algorytmoéw, wykorzystuje sie takze statystyczne profile szuméw w celu uzyskania
dodatkowej przejrzystosci obrazu i ttumienia szumu.

Wykazano, ze w pordéwnaniu ze standardowymi metodami projekcji wstecznej z filtrem, technika
iteracyjna zmniejsza dawke promieniowania podawang pacjentowi nawet o 50% (Romans, 2011).
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Rysunek 22. Schemat dziatania metody iteracyjnej, promien po promieniu
(opracowanie wtasne na podstawie domeny publicznej)

Artefakty

System jednostek Hounsfielda i jakos¢ otrzymanych zdjeé TK nie sg oczywiscie niezawodne — mogg
pojawia¢ sie liczne artefakty, czyli niedoktadnosci w pomiarach, bedace skutkiem nieidealnosci
technicznej aparatu TK badz zaktécen zewnetrznych i mogace czasem symulowacé patologie. Eliminacja
niektérych artefaktéw moze umozliwi¢ zmniejszenie dawki promieniowania, ktdrg otrzymuje pacjent
i skanowanie oraz otrzymywanie obrazu w wyzszej rozdzielczosci.
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Do najczesciej pojawiajacych sie artefaktow zalicza sie:

- artefakty ruchowe,

- artefakty aliasingu (ang. aliasting artifacts, undersampling),

- artefakty usredniania objetosci (ang. partial volume artefacts),

- artefakty pierscieniowe (ang. ring artifacts),

- artefakty metaliczne (ang. metal artifacts),

- utwardzanie wigzki (ang. beam hardening) i rozpraszanie wigzki (ang. beam scatter),
- pseudowzmocnienie (ang. pseudoenhancement),

- artefakty wiatraka (ang. windmill artifacts),

- artefakty stozkowe (ang. cone-beam artifacts),

- szumy (ang. noises).

Artefakty ruchowe

Artefakty ruchowe wynikajg z poruszania sie pacjenta w trakcie badania, pracy uktadu oddechowego,
bicia serca czy pracy jelit i powodujg rozmycie sie obrazu. Obecnie, poniewaz czasy akwizycji sg bardzo
krétkie, problem ten jest marginalny i najczesciej pojawia sie przy badaniach klatki piersiowe;j.
Ewentualnym, niekontrolowanym ruchom pacjenta mozna zapobiec poprzez komfortowe utozenie go
za pomocga odpowiednich poduszek.

Aliasing

Artefakty aliasingu (undersampling) zwigzane sg z pracg przetwornika analogowo-cyfrowego. Wynikajg
z niewielkiego prébkowania sygnatéw i doprowadzajg do powstania niedoktadnego tomogramu.

Efekty usredniania objetosci

Efekty usredniania objetosci wystepujg w sytuacji, gdy tkanki o réznych wspotczynnikach absorpcji
znajdujg sie na tym samym pikselu lub wokselu — powstaty sygnat jest proporcjonalny do s$redniej
wartosci tych tkanek, czyli dla jednego z elementédw wartos$¢ HU jest zanizana.

Najczesciej usrednianie objetosci pojawia sie przy angiografii. Zmarginalizowanie tego artefaktu
w najnowszych generacjach TK udato sie uzyska¢ dzieki znacznemu zmniejszeniu wymiaréw woksela.

Artefakty pierscieniowe

Artefakty pierscieniowe wynikajg ze ztej kalibracji lub uszkodzenia detektoréw i przejawiajg sie jasnym
lub ciemnym pierscieniem na Srodku obrotu zakreslonym przez ten detektor. Sg charakterystyczne dla
tomografow komputerowych wykorzystujgcych ruchome detektory (trzecia generacja). Artefakty
pierscieniowe mozna wyeliminowac poprzez rekalibracje lub wymiane detektora (Barret, Keat, 2004).
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Artefakty metaliczne

Artefakty metaliczne to nieprawidtowosci wynikajace z wszelkich elementéw metalicznych, ktére
znajdujg sie w pacjencie (np. Sruby) lub na pacjencie (np. wisiorki, bransoletki). Wiekszos¢
wspodtczesnych aparatéw TK umozliwia komputerowg obrdbke danych tak, aby zmniejszy¢ wptyw tych
artefaktéw na obraz (MDT — ang. Metal Deletion Technique). Niekiedy uzycie MDT moze doprowadzi¢
do uszczegétowienia, a nawet zmienienia diagnozy (Boas, 2012).

Utwardzanie oraz rozpraszanie wigzki

Utwardzanie oraz rozpraszanie wigzki powodujg powstanie ciemnych smug miedzy dwoma obiektami
o wysokich wspodtfczynnikach ttumienia, takich jak metale, kosci lub zastosowane w badaniu kontrasty.
Wokot ciemnych smug pojawiajg sie takze jasne smugi. Te dwa zjawiska sg szczegdlnie problematyczne
w TK gtowy, obrazowaniu zmian w nerkach oraz w przypadku metalowych implantéw.

Wiagzka promieniowania rentgenowskiego wychodzaca z lampy zawiera fotony o réznych energiach
(mimo zatozenia i jak najdoktadniejszego dazenia do wigzki monochromatycznej), ktore oscylujg
wartosciami wokét sredniej energii wigzki. Gdy wigzka przechodzi przez gesty obszar (o wysokich
wspotczynnikach ttumienia), to fotony o nizszej energii zostajg w duzej mierze przez niego pochtoniete,
a fotony o wyzszej energii — tylko w czesci. Powoduje to zawyzenie sredniej energii wigzki, co skutkuje
zanizeniem wartosci HU i przedstawieniem obrazu jako ,,ciemniejszy” (Barret, Keat, 2004).

Rozproszone fotony stanowig jeden z najbardziej szkodliwych artefaktéw w tomografach
wykorzystujgcg szeroka wigzke promieniowania (wielko$¢ rozproszenia jest prawie liniowo
proporcjonalna do szerokosci wigzki). Nie mozna ich w petni wyeliminowaé, ale mozina je
zminimalizowaé¢ korzystajgc z rdéinych technik redukcji — stosujgc kolimatory, siatki
przeciwrozpraszajgce lub szczeliny powietrzne oraz za pomocy odpowiednich algorytméw korekcji
rozproszenia (Malusek, 2008).

Pseudowzmocnienie

Pseudowzmocnienie jest artefaktem wystepujgcym przy badaniu TK z kontrastem i stanowi spore
obcigzenie przy badaniu torbieli nerek. Kazda ocena zmian w nerkach musi uwzglednia¢ wptyw
pseudowzmocnienia. Pseudowzmocnienie wystepuje, poniewaz torbiele te, po podaniu kontrastu
dozylnego, fatszywie zwiekszajg liczbe jednostek HU. Jest to spowodowane dwoma innymi artefaktami
— utwardzaniem i rozpraszaniem wigzki (mimo, ze nie zawsze pojawiajg sie charakterystyczne dla tych
artefaktéw smugi) (Birnbaum i in., 2007).

Zmiany w nerkach uwaza sie za istotne, kiedy miedzy przeswietleniem bez kontrastu,
a przeswietleniem z kontrastem wystepuje rdznica = 20 HU. Wzrost ttumienia promieniowania
o 10-20 HU uwazany jest za ,nieokreslony”, poniewaz mogg to by¢ tagodne cysty wykazujgce
pseudowzmochienie (Boas, Fleischmann, 2012).
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Artefakty wiatraka

Artefakty wiatraka zwigzane sg z tomografami helikalnymi. Polegajg one na znieksztatceniu obrazu
w ptaszczyZznie osiowej — ich wyglad charakteryzuje sie réwnie oddalonymi jasnymi smugami, ktére
odbiegajg od ogniskowej struktury o duzej gestosci. Artefakty wiatraka spowodowane s3
nieodpowiednim prébkowaniem danych w wyniku wielu rzedéw detektoréw, ktére przecinajg sie
z ptaszczyzna rekonstrukcji podczas kazdego obrotu gantry (Triche i in., 2019).

Artefakty stozkowe

Artefakty stozkowe wystepujg przy MDCT, gdzie wigzka wachlarzowa jest zastgpiona przez stozkows.
Powoduje to, ze detektory zbierajg dane odpowiadajgce objetosci zawartej miedzy dwoma stozkami,
a nie dane odpowiadajgce ptaszczyznie, co moze doprowadzi¢ do , niedoprébkowania” w kacie stozka
(Barret, Keat, 2004). Artefakty te nasilajg sie przy wzroscie liczby rzedow detektoréw. Mozina je
zminimalizowa¢ za pomocg odpowiednich technik rekonstrukcji oraz zapewnienie odpowiedniego
probkowania (Boas, Fleischmann, 2012).

Szumy

Kazdy uzytkownik dowolnego urzadzenia elektrycznego musi liczy¢ sie z tym, ze nie oto jest idealne
i mogg w wyniku jego dziatania powstawac szumy elektryczne. W TK mozna wyrdznic¢ trzy gtéwne
czynniki powodujgce wystepowanie szuméw (Hsieh, 2015).

Pierwszym z nich sg fizyczne ograniczenia systemu, czyli szum pochodzgcy od fotodiody, szum w DAS,
promieniowanie rozproszone i inne.

Drugim z nich jest proces generowania obrazu, czyli rodzaje algorytmdw rekonstrukcji, ich parametry
i skutecznos$¢ (Diwakar, Kumar, 2018).

Trzecim z nich sg szumy kwantowe, ktdre okresla sie przez strumien promieniowania rentgenowskiego
lub liczbe wykrytych fotonéw. Na te Zrodta szuméw wptywajg gtéwnie technika skanowania (napiecie
lampy, prad lampy, grubosé¢ warstwy, szybkos¢ skanowania itp.), ktora okresla liczbe fotondw
rentgenowskich docierajacych do pacjenta, oraz wydajnos¢ skanera (QDE, GDE), ktéra okresla jaki
procent fotondw, ktdre opuscity ciato pacjenta, zamienianych jest w sygnat.

Istniejg rézne metody ,,odszumiania” obrazéw TK. Nie ma jednak jednej skutecznej metody, poniewaz
kazda z nich niesie za sobg rézne konsekwencje zwigzane ze znieksztatceniem obrazu.

Artefakty wystepujgce w obrazowaniu TK majg rézne pochodzenie — mogg one wynikaé z postawy
pacjenta, zachodzacych zjawisk fizycznych lub niedoskonatosci aparatury. Kazdy z artefaktéw
w wiekszym lub mniejszym stopniu przyczynia sie do pogorszenia jakosci obrazu, a co za tym idzie —
moze doprowadzi¢ do niedoktadnej lub btednej analizy tomogramu i postawionej diagnozy.
Wypracowano wiele metod minimalizacji pojawiajacych sie artefaktéw. Przy ich stosowaniu nalezy
jednak zachowac¢ umiar, poniewaz zdarza sie, ze préby minimalizacji przy jednym z artefaktow mogga
przyczynic sie do zwiekszenia innego artefaktu i jeszcze powazniejszego pogorszenia obrazu.
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5. Spektralna tomografia komputerowa

We wczesniejszych rozdziatach przestawiony zostat rozwdj metod tomografii komputerowej,
w ktérych wykorzystywano promieniowanie rentgenowskie o okre$lonej energii. Oddziatywanie
promieniowania z materig jest uzaleznione nie tylko od rodzaju absorbentu, ale takze od energii
promieniowania. W zwigzku z tym byto wiadomo, ze zastosowanie rozwigzan technicznych, ktére
umozliwig zastosowanie wigzek promieniowania o zréinicowanej energii, da lepsze efekty
w rozrdéznianiu obiektdw o réznych gestosciach (efektywnych liczbach atomowych). W poczagtkowej
fazie rozwoju metod tomografii komputerowej przewidywania teoretyczne napotkaty na przeszkody
technologiczne, ktdre to stosunkowo niedawno udato sie przezwyciezy¢.

5.1. Poczatek zainteresowania technikg wieloenergetycznej
tomografii komputerowej

Jak zostato przedstawione w poprzednim rozdziale, od momentu pojawienia sie tomografii
komputerowe]j — technologia ta caty czas sie rozwijata. Kazda kolejna generacja aparatéw TK starata sie
rozwigzywac problemy poprzednich generacji. Zmiany te dotyczyly gtdwnie wzajemnego utozenia
detektora i lampy rentgenowskiej oraz liczby detektoréw. To, co pozostawato niezmienne przez
wszystkie omowione wczeséniej generacje TK, to lampa. W kazdej generacji obecna byta jedna lampa,
ktéra emitowata, w zatozeniu, monochromatyczng wigzke promieniowania.

Problemem, ktdérego nie udato sie w tamtych czasach rozwigza¢ byto to, ze wartosci pikseli na
tomogramie, ktére byly uzaleznione od gestosci danego obiektu, nie uwzgledniaty jego skfadu
pierwiastkowego. Co za tym idzie, réznicowanie i klasyfikacja niektérych typéw tkanek o podobnej
gestosci (reprezentowanych przez podobne liczby HU) byta dos¢ ucigzliwa. Oprdocz tego, trudnosciag
w rozrdznianiu tkanek byta takze obecnos¢ obok siebie wielu typow tkanek, co pogarsza doktadnosé,
z jakg mozna mierzyc stezenie poszczegdlnych elementow.

Rozwigzaniem tych problemdéw okazato sie by¢ dodanie do aparatu TK kolejnej lampy rentgenowskiej,
czyli de facto drugiej energii promieniowania. Oznacza to, ze stosujgc tomografie o podwdjnej energii,
mozna w trakcie jednego badania wykorzysta¢ pomiary absorpcji promieniowania przy réznych
energiach w celu rozrdznienia elementéw ludzkiego organizmu oraz réznicowania i okreslania skfadu
badanych materiatow.

Wprowadzenie drugiej wigzki promieniowania dato poczatek ogdlnie pojetej spektralnej
(wieloenergetycznej) tomografii komputerowej (ang. spectral computer tomography). Sama idea
tomografii wieloenergetycznej nie jest nowa i byta juz znana od samego poczatku istnienia TK — jednak
ze wzgledu na trudnosci technologiczne, udato sie ja wprowadzi¢ dopiero kilkadziesigt lat pdzniej
(w 2006 roku).
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Pierwszy raz dostrzegt to i opisat Godfrey Hounsfield w 1973 roku: ,Wykonano dwa zdjecia tego
samego wycinka, jedno przy 100 kV, a drugie przy 140 kV (...) tak, aby mozna byto wzmocnic obszary
o wysokich liczbach atomowych. Przeprowadzone dotychczas testy wykazaty, ze jod (Z = 53) mozna
tatwo odrdzni¢ od wapnia (Z = 20)”. Metoda ta nie zyskata jednak powszechnej akceptacji. Wsréd
gtownych powoddéw tej niepopularnos$ci mozna byto wyrdznié diugie czasy skanowania, wiekszg dawka
dla pacjenta, ograniczong rozdzielczo$¢ przestrzenng oraz niemozno$¢ zastosowania Srodkéw
kontrastowych i analizy spektralnej (Kelcz i in., 1979).

Dwuenergetyczna tomografia komputerowa (ang. Dual Energy Computed Tomography, DECT) jest
metoda obrazowania, ktéra wykorzystuje podczas badania symultanicznie dwie energie — wysokg (140
keV) oraz niska (80 keV). Dzieki temu wykorzystuje sie fizyczne wtasciwosci tkanek, dla ktérych stopien
absorpcji promieniowania zalezy od energii promieniowania. Sumowanie i interpolacja obrazéw
powstatych w ten sposdb umozliwiajg rekonstrukcje obrazéw posrednich, ktére otrzymano by za
pomocg aparatu jednoenergetycznego w zakresach energii od 40 do 140 keV (Krasnickiiin., 2012).

Obrazy uzyskane dla niskiej energii majg wysoki kontrast przy jednoczesnie zwiekszonym poziomie
szumu, natomiast obrazy dla wysokich energii majg bardzo niski poziom szumu, lecz gorszy kontrast.
Napiecie lampy nizsze niz 80 kV nie jest zalecane ze wzgledu na whasciwosci absorpcji fotondw przez
organizm ludzki. Z drugiej strony, wartosci przekraczajgce 140 kV mogg skutkowaé bardzo niskim
kontrastem tkanek miekkich. DECT umozliwia takze zmniejszenie artefaktdw zwigzanych z efektem
utwardzania wigzki, ktére wystepujag podczas rekonstrukcji monoenergetycznej tomografii
komputerowe;.

W 1976 roku, Robert Alvarez oraz Albert Macovski, w artykule pt. ,,Energy-selective reconstructions in
x-ray computerized tomography”, opublikowanym w Physics in Medicine and Biology, przedstawili
swoje badania dotyczace dwuenergetycznej metody TK. Wykazali oni, ze w przypadku widm
polienergetycznego promieniowania rentgenowskiego mozna dodatkowo oddzieli¢ zmierzone
wspotczynniki ttumienia na sktadowe pochodzace od efektu fotoelektrycznego i od efektu Comptona.

Spektralna tomografia komputerowa daje mozliwos¢ lepszej analizy obrazéw TK oraz uzyskania
dodatkowych informacji na temat tkanek. Przyczynia sie takze do szybszego zauwazania i wykrywania
procesow patologicznych, w tym zmian nowotworowych.

Istniejg trzy gtéwne wymagania dotyczgce spektralnego obrazowania tomograficznego. Pierwsze z nich
jest takie, ze, co oczywiste, zrédta promieniowania muszg dostarczaé fotony o réznych energiach. Po
drugie, detektory muszg by¢ zdolne do odrdzniania energii fotondw. Po trzecie, do odpowiedniego
scharakteryzowania odpowiednich tkanek, potrzebna jest dostateczna rdznica we witasciwosciach
widmowych (liczba atomowa Z) badanych materiatéw (Johnson i in., 2011).
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5.2. Dwuenergetyczna tomografia komputerowa

Dostepne sg trzy gtdwne komercyjne koncepcje DECT, z trzema rédznymi sposobami zapewnienia
rownoczesnego gromadzenia danych podczas jednego badania.

Dwie lampy rentgenowskie

Koncepcja, ktéra zostata opracowana przez firme Siemens Medical Solutions, opera sie technologii
dwéch lamp rentgenowskich pracujgcych jednoczesnie (ang. Dual-Source Dual-Energy Computed
Tomography).

Zastosowanie oddzielnych lamp umozliwia niezalezng regulacje napiecia oraz pragdu lampy, a takze
pomaga zoptymalizowac separacje widm o niskiej i wysokiej energii. Lampy pracujg w dwdch trybach
energii: 140 i 80 kVp lub 140 i 100 kVp oraz sg ustawione wzgledem siebie pod katem prostym.
Ustawienie to powoduje, ze otrzymujemy mate FOV — w zaleznosci od wersji, 26 cm (Somatom
Definition) lub 33 cm (Somatom Definition Flash).

Detektory, w zaleznosci od wersji, sg utozone w 64 lub 128 rzedach (odpowiednio Somatom Definition
i Somatom Definition Flash) i ustawione prostopadle do lamp, co umozliwia symultaniczng prace obu
zestawdw lampa-detektory.

Problem stanowi tzw. ,rozpraszanie krzyzowe”, ktére powoduje powstawanie dodatkowych odchylen
oraz szuméw. Poniewaz dane z projekcji sg zbierane pod réznymi katami, dla danego potozenia
osi z wystepuje przesuniecie o 90°. W rezultacie wystepuje co najmniej 70 ms opdznienia lub
,Czasowego pochylenia” miedzy pomiarem wysokoenergetycznym a odpowiadajagcym mu pomiarem
niskoenergetycznym. To zjawisko stanowi faktyczny problem, zwtaszcza jesli wystepuje dodatkowo
jakikolwiek ruch pacjenta. W zwigzku z tym zestawy danych o wysokiej i niskiej energii sg oddzielnie
rekonstruowane przez filtrowang projekcje wsteczng. Wprowadzone sg takze modyfikacje techniczne
i optymalizacje majace na celu redukcje rozpraszania krzyzowego oraz korekty stosowane podczas
rekonstrukcji obrazu w celu przynajmniej czeSciowego ztagodzenia tych efektéw (Forghaniiin., 2007).

Rotation
direction

Rotation
direction

Dot A -

Rysunek 23. Schemat urzadzenia SIEMENS Dual Energy CT:
a) SOMATOM Definition; b) SOMATOM Definition Flash (Johnson i in., 2011)
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Dwuwarstwowe detektory

Koncepcja zaproponowana przez firme Philips Healthcare, opiera sie na zastosowaniu konfiguracji
dwuwarstwowego skanera wielodetektorowego z jedng lampg rentgenowska wykonujgca akwizycje
przy wysokiej energii - 120 lub 140 keV (ang. Layered Detector Dual-Energy Computed Tomography).

Detektor posiada dwie warstwy scyntylatorow, ktére majg maksymalng czutos¢ dla réznych energii
fotondw promieniowania rentgenowskiego. W przekroju poprzecznym detektory sktadajg sie
z 2 warstw scyntylatorédw umieszczonych bezposrednio na sobie, z opcjonalnym filtrem
miedzywarstwowym.

Gérna (wewnetrzna) warstwa absorbuje wiekszos¢ niskoenergetycznego widma (okoto 50% catkowitej
wigzki), a dolna (zewnetrzna) warstwa detektora absorbuje fotony o wyzszej energii. Obrazy sg
rekonstruowane oddzielnie od danych z gérnej i dolnej warstwy.

Poniewaz separacja energii znajduje sie na poziomie detektora i nie opiera sie na réznych widmach
energii generowanych u zrddta, to nie wystepuje opdznienie czasowe. Fakt, ze lampa zawsze dziata
przy wysokich wartosciach kVp, skutkuje wysokg catkowitg mocg promieniowania rentgenowskiego.
Ze wzgledu na konstrukcje detektora, w ktdrej wiekszo$é niskoenergetycznych fotondw jest
absorbowana przez pierwszg warstwe, w efekcie nastepuje ,filtracja” tych fotondw i utwardzenie
widma pochtanianego przez drugg warstwe.

Gtéwng wada tego systemu jest mniejsza separacja energii, poniewaz wifasciwosci absorpcji
scyntylatora nie zapewniajg wyraznego rozréznienia miedzy fotonami o nizszej i wyzszej energii.

W rezultacie kontrast réznicowania materiatu jest zmniejszony, chyba ze zostanie zastosowana wyzsza
dawka promieniowania. Uzycie filtra miedzywarstwowego poprawia separacje energii, ale takze
zmniejsza wydajnosé dawki.
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Rysunek 24. Schemat urzadzenia PHILIPS Healthcare Dual Energy CT: zmodyfikowany Brilliance 64 CT
(Johnsoniin., 2011)
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Szybkie przetaczanie napiecia

Koncepcja zaproponowana przez firme GE Healthcare opiera sie na zastosowania jednej lampy
rentgenowskiej z szybkim przetgczaniem napiecia od 80 kVp do 140 kVp (w odstepach okoto 0,4 ms)
(ang. Single-Source Dual-Energy Computed Tomography with Rapid kVp Switching).

W tym skanerze napiecie lampy ma ksztatt fali prostokatnej, a dane projekcyjne sg zbierane dla
dwukrotnie wiekszej liczby katéw widzenia, w potowie przy wysokim, a w poftowie przy niskim napieciu
lampy. Rozwigzanie to jest korzystne pod wzgledem finansowym, ale jego wadg jest nieprostokatne
utrzymanie napiecia na lampie, co prowadzi do znacznie nizszego sygnatu przy matej energii niz przy
duzej energii. W praktyce, profil czasowy napiecia lampy ma raczej ksztatt bardziej trapezoidalny niz
czysto prostokatny, co prowadzi do tego, ze rdznica widmowa jest nieco mniejsza niz nominalne
napiecia lampy, co nalezy uwzgledni¢ podczas rekonstrukcji obrazu.

Poniewaz przesuniecie czasowe lub opdznienie miedzy projekcjami wysokiego i niskiego napiecia
wynosi zaledwie 50 ps, istnieje doskonata rejestracja czasoprzestrzenna, dzieki czemu system jest
iloSciowo doktadny i odporny na wszelkie mozliwe ruchy pacjenta (Forghaniiin., 2007).

Urzadzenie firmy GE posiada takze 64-rzedowe detektory ze scyntylatorami z kamieni szlachetnych.
Zastosowanie kamieni szlachetnych umozliwia dobre réznicowanie réznych energii, wykrywanie
szybkich zmian napiecia, a takze jednoczesng akwizycje sinograméw o niskim i wysokim kVp, co
przyczynia sie znaczgco do minimalizacji dawki otrzymywanej przez pacjenta (Krasnicki i in., 2012).

Fast kVp switching

Rotation direction b

Rysunek 25. Schemat urzadzenia GE Healthcare CT: Discovery 750HD (Johnson i in., 2011)

Przedstawione powyzej koncepcje, wraz z dodatkowymi parametrami technicznymi, zebrano w tabeli
nr 2.
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Tabela 2. Parametry techniczne systeméw DECT (Kargaaltincaba, Aktas, 2011)

SOMATOM SOMATOM . .
System DECT o o Brilliance 64 CT Discovery
Definition Definition Flash N
Parametr . ) (Philips) 750HD (GE)
(Siemens) (Siemens)
Konfiguracja detektorow 2x32x0,625 2x64x0,625 2x32x0,625 64x0,625
Grubos¢ plastra [mm] 0,6/1,2 0,6/1,2 0,625/1 0,625/1,25
FOV [cm] 26 33 50 50
Czas pomiedz
s Pomisazy . 83 75 i 03-0,5
pojedynczymi skanami [ms]
Szybkie
. Dwuwarstwowe .
Stosowana technika 2 lampy rtg 2 lampy rtg przetgczanie
detektory
kVp
Czas obrotu gantry [ms] 330 300 400 350
Rozdzielczos¢ czasowa [ms] 165 150 - 175

Stosunkowo nowym dodatkiem do systeméw DECT jest skaner TwinBeam DECT firmy Siemens AG
(ang. Single-Source Dual-Energy Computed Tomography with Beam Filtration at the Source: TwinBeam
Dual-Energy Computed Tomography) — dwuenergetyczna tomografia komputerowa z pojedynczym
zrédtem promieniowania, z filtracjg wigzki przy zrédle.

Separacje widmowa uzyskuje sie na poziomie zrddta — wigzka filtrowana jest za pomocg dwéch réznych
materiatdw — ztota i cyny — i w ten sposéb nastepuje jej podziat na wigzke nisko- i wysoko-energetyczng.
Odpowiednie potéwki detektoréw nastepnie wykrywaja widma o niskiej i wysokiej energii (Forghani
iin., 2007).

Zaletami tego systemu s3: mniejsza ztozonos¢ sprzetowa, wzglednie niski koszt i mozliwo$é uzycia
TwinBeam DECT jako aktualizacji do niektérych modeli skaneréow.

Wsrod wad nalezy wymienic to, ze rézne czesci pacjenta s3 napromieniane wigzkami o niskiej lub
wysokiej energii. W zwigzku z tym potrzebne jest zastosowanie skanowania heliakalnego, aby kazdy
z wokseli byt skanowany przy uzyciu obu energii. Inng wada jest to, ze centralna czes¢ wigzki
(ok. 2-3 mm) posiada mieszane widmo energii.

Poniewaz systemy te dostepne sg komercyjnie do niedawna i nie sg jeszcze zbyt popularne, to istnieje
niewiele badan, ktére opowiedziatyby wiecej o pracy TwinBeam DECT i ich wydajnosci.

Przyktadowe zastosowania w medycynie

Redukcja artefaktéw metalicznych

Duzym problemem przy klasycznej, monoenergetycznej TK, byly artefakty metaliczne pochodzgce
z elementéw metalicznych znajdujgcych sie wewnatrz pacjenta i uniemozliwiajgce ocene tkanek
znajdujacych sie wokdt metalicznego obiektu.
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Za pomocg specjalnego algorytmu MAR (ang. Metal Artefact Reduction) i uzycia dwuenergetycznej TK
mozliwa jest znaczna redukcja artefaktéw metalicznych. Algorytm MAR jest przydatny w precyzyjnej
ocenie struktur kostnych u pacjentédw z metalowymiimplantami —moze dostarczy¢ waznych informacji
o obecnosci ztaman lub obluzowan w implantach lub wykluczy¢ stany zapalne w sasiadujgcych
tkankach (Lee i in., 2012).

a)

Rysunek 26. Obraz miednicy z metalowymi implantami:
a) bez zastosowania algorytmu MAR, b) z zastosowaniem algorytmu MAR
(zrodto: Zaktad Radiologii Ogdlnej, Zabiegowej i Neuroradiologii, Uniwersytet Medyczny we Wroctawiu, 2012)

Wsparcie przy kamicy moczowej

DECT okazuje sie byé takze pomocng metodg przy diagnostyce schorzer uktadu moczowego. Gtéwnym
wyzwaniem przy kamicy moczowej jest wtasciwy dobdr metody leczenia dla pacjenta. Pacjentéw
z kamicg uktadu moczowego standardowo bada sie za pomocg jednoenergetycznej TK. Nie dostarcza
ona jednak informacji o sktadzie ztogu krystalicznego. Dzieki zastosowaniu dwuenergetycznej
tomografii mozliwe jest okreslenie efektywnej liczby atomowej (Z.s) badanego ztogu. Lekkie
pierwiastki chemiczne (takie jak H, C, N, O) majg mniejszg wartos¢ Zes i inaczej pochtaniaja
promieniowanie rentgenowskie niz pierwiastki ciezsze (np. P, Ca, S, 1). Znajomos¢ sktadu chemicznego
kamieni lub chociaz jego czesci moze znaczgco wptynagc¢ na wybdr odpowiedniego sposobu leczenia
i w wielu przypadkach pozwala unikngé zabiegdw inwazyjnych (Krasnickiiin., 2012).

Zastosowania sercowo-ptucne

Dwuenergetyczna tomografia komputerowa jest przydatnym narzedziem w ocenie zatorowosci
ptucnej — dzieki niej mozna wykry¢ zator wewnatrz tetnicy ptucnej, niewielki skrzep lub ubytek
w perfuzji przy chorobie tkanki ptucnej (Krasnickiiin., 2012).

Zastosowania neuroradiologiczne

Z powodu artefaktow zwigzanych z utwardzaniem wigzki, szczegdlnie problematyczne jest dobre
obrazowanie przestrzeni wewnatrzczaszkowej, przylegajgcej do podstawy czaski. DECT eliminuje te
artefakty i utatwia ocene badanego obszaru, a takie zapewnia lepszg wizualizacje patologicznych
struktur (Krasnickiiin., 2012).
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Obrazowanie z uzyciem wirtualnego materiatu niekontrastowego

Metodg charakterystyczng dla DECT jest obrazowanie z uzyciem wirtualnego materiatu
niekontrastowego (ang. virtual non-contrast imaging, VNC). Jest to technika koricowego przetwarzania
obrazéw wykorzystywana do tworzenia ,bezkontrastowych” obrazéw skandw poprzez odjecie
kontrastowego jodu.

Ciezko poréwnac przydatnos¢ VNC do prawdziwych bezkontrastowych obrazéw (ang. true non-
contrast, TNC) —to, ktdre z badan jest wtasciwsze, zalezy od jego charakterystyki.

Badania przeprowadzone przez Sautera i in., ktérych wyniki przedstawili na tamach European Journal
of Radiology w 2018 roku (,Dual-layer spectral computed tomography: Virtual non-contrast in
comparison to true non-contrast images”), wykazaty, ze obrazy VNC zapewniajg wiekszg doktadnos¢
pomiaréw HU w poréwnaniu do TNC. W tych badaniach srednia skuteczna dawka zostata zmniejszona
o jedng trzecig (6,9 mSv) dzieki zastosowaniu VNC. Obrazy VNC wykazujg takze znacznie mniej szumow
we wszystkich tkankach niz obrazy TNC.

Inne zastosowania

Istnieje szereg innych zastosowan dwuenergetycznej tomografii komputerowej, np. automatyczne
usuwanie kosci w angiografii TK, wykrywanie silikonu w implantach piersi lub obrazowanie objetosci
perfundowanej krwi.

Najwiekszg wada systeméw DECT jest zwiekszona dawka promieniowania, ktdrg otrzymuje pacjent.
Jednak dzieki odpowiednim algorytmom rekonstrukcji (np. rekonstrukcja iteracyjna), mozliwa jest jej
minimalizacja.

5.3. Tomografia komputerowa z detektorem spektralnym

Rozwigzaniem probleméw DECT, udoskonaleniem tej techniki i prawdziwym przetomem
w obrazowaniu tomografii komputerowej okazato sie pojawienie sie pierwszych tomograféw ze
spektralnym detektorem (ang. Spectral Detector Computed Tomography, SDCT). Podstawg koncepcji
SDCT jest fakt, ze Ilampa rentgenowska nie emituje wigzki monoenergetycznej,
a cate jej spektrum. Oprdcz tego, jako pierwszy aparat tomograficzny, dokonuje separacji energii na
poziomie detektoréw. Fotony wysokoenergetyczne sg wykrywane w zewnetrznej warstwie detektora,
a niskoenergetyczne w warstwie wewnetrznej — gwarantuje to pozyskiwanie petnej informacji
widmowej przy kazdym skanie (Gabbai i in., 2013). Co jest wazine, pierwsza warstwa
(niskoenergetyczna) jest catkowicie transparentna dla promieniowania wysokoenergetycznego.

W klasycznej tomografii komputerowe] nalezy dokonaé wyboru miedzy wysokim kontrastem
a rozdzielczoscig przestrzenng obrazu. SDCT daje mozliwos¢ obnizenia dawki wirtualnie (po badaniu),
dzieki czemu podczas jednego badania mozna otrzymac zaréwno obrazy wysokokontrastowe, jak
i obrazy z wysoka rozdzielczoscig przestrzenna.
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W 2013 roku, na corocznym kongresie Radiological Society of North America, firma Philips
zaprezentowata tomograf IQon Spectral CT — pierwszy dostepny komercyjnie tomograf spektralny.
Urzadzenie okazato sie mieé gigantyczny potencjat, a firma Frost Sullivan przyznata tomografowi IQon
tytut najwazniejszej premiery radiologicznej roku (Winiarski, 2014).

Jak podaje producent na swojej stronie internetowej [e]: ,Aparat IQon Spectral CT uzupetnia
tradycyjne obrazy TK o dane spektralne za sprawg nowego, dwuwarstwowego detektora spektralnego.
Dzieki zastosowaniu scyntylatora itrowego, detektor (...) jednoczesnie identyfikuje fotony o wysokiej
i niskiej energii, umozliwiajgc nie tylko wizualizacje struktur anatomicznych, lecz takze okreslenie
sktadu kluczowych struktur za pomoca koloru”.

Oprdcz tego, aparat jest wyposazony w modelowy rekonstruktor iteracyjny IMR, ktéry umozliwia
uzyskanie obrazéw pozbawionych szumdw, przy ciggtym zachowaniu wysokiej rozdzielczosci. Jest to
szczegoblnie przydatne przy obrazowaniu organdw migzszowych, gdzie wystepujg niewielkie zmiany
w gestosci tkanki pomiedzy tkanka zdrowa a tkanka ze zmianami nowotworowymi.

Badania przy pomocy SDCT przeprowadzane s3 najczesciej przy napieciu 120 kVp. Nastepnie
przeprowadzana jest rekonstrukcja iteracyjna i otrzymuje sie trzy obrazy: dla niskiej energii, wysokiej
energii oraz obraz tradycyjny, bedacy fuzjg dwdch wczesniejszych obrazéw.

Dzieki temu wykonywane jest jedno badanie dwuenergetyczne za pomoca jednej wigzki, co nie
wydtuza czasu catego badania oraz nie doprowadza do zwiekszonej dawki otrzymywanej przez
pacjenta.

Oprodcz tego, co moze dostarczyé konwencjonalny aparat CT, SDCT zbiera takze informacje do analizy
spektralnej, analizy materiatowej oraz wirtualnych badad monoenergetycznych. Wszystkie dane
zbierane sg podczas jednego badania i mogg by¢ jednoczesnie wykorzystywane przez radiologéw
podczas analiz.

Badania spektralne polegajg na barwnej prezentacji obrazéw radiologicznych, co umozliwia precyzyjne
réznicowanie poszczegdlnych struktur anatomicznych.

Analiza materiatowa moze dostarczy¢ informacji nt. zawartosci wody lub jodu (mapy jodowe)
w badanych obszarach. Za pomocg wzorcéw powigzanych z pacjentem mozna tworzy¢ modele
poszczegdlnych tkanek i okreslaé ich sktad.

Wirtualne badania monoenergetyczne (ang. virtual monoenergetic imaging, VM) stanowig
najbezpieczniejszg metode badan kontrastowych. Nizsze wartoSci podawanego napiecia powoduj3
lepsze ttumienie $rodka kontrastowego, co przektada sie na poprawienie jakosci obrazu oraz lepsze
uwidocznienie zmian patologicznych. Przy wyzszych wartosciach napiecia, badania VM zapewniajg
mniejsze artefakty utwardzania wigzki, zmniejszong dawke jodu dla pacjenta oraz lepszy kontrast
miedzy obszarami wzmacniajgcymi i niewzmacniajgcymi (Albrechtiin., 2019). Oprécz tego, dzieki SDCT
mozliwe jest skorygowanie wszelkich btedéw zwigzanych z podawaniem kontrastu (po wykonaniu
badania) oraz wygenerowanie wirtualnego obrazu bezkontrastowego.
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5.4. Tomograf komputerowy z detektorem zliczania fotonéw

Pomimo wysokiego zaawansowania technologicznego, DSCT nie zawsze zapewniajg dostatecznie
optymalne wyniki. Najnowszym i najbardziej zaawansowanym rozwinieciem idei spektralnej
tomografii komputerowej sg tomografy z detektorami zliczajgcymi fotony (ang. Photon-Counting
Detector Computed Tomography, PCD CT). Systemy PCD, jak nazwa moze trafnie sugerowad, zliczajg
pojedynczo kazdy foton, niezaleznie od jego energii.

Zliczanie fotondw dokonuje sie w progach energetycznych, ktérych liczba wynosi od dwéch do osmiu.
Oznacza to, ze jesli mamy dwa progi — przyktadowo 60 keV i 110 keV, to fotony sg zliczane w dwdch
grupach — te o energii od 60 keV do 109 keV oraz te od 110 keV.

Dzieki mozliwosci wprowadzania kilku progdéw energetycznych, sposéb zbierania danych mozina
dostosowac do parametrédw pacjenta i tego, czego oczekuje sie od badania.
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Rysunek 27. Schemat zliczania fotonéw wedtug progdéw energetycznych, opracowanie wtasne

PCD jest detektorem potprzewodnikowym, ktéry wykorzystuje technologie bezposredniej konwersji
do wykrywania promieni rentgenowskich i od razu przeksztatca fotony w pary dziura-elektron. Przy
napieciu polaryzacji przytozonym do pétprzewodnika, elektrony przemieszczajg sie z katody do anody
i sg przez nig zbierane w celu generowania sygnatow elektronicznych. Najpopularniejszymi materiatami
potprzewodnikowymi sg tellurek kadmu (CdTe), tellurek kadmowo-cynkowy (CdZnTe) oraz arsenek
galu (GaAs) (lwanczyk i in., 2009). Poniewaz w detektorach wystepuje silne pole elektryczne pomiedzy
katodg a anodami (podzielonymi na piksele), to nie ma potrzeby stosowania dodatkowych warstw
rozdzielajgcych, co przektada sie na zwiekszenie geometrycznej rozdzielczosci przestrzennej. Rozmiary
PCD mogg wynosi¢ od 0,2 do 0,5 mm, gdzie detektory w konwencjonalnej TK sg rozmiaréw
1,0-1,4 mm (Taguchi, Iwanczyk, 2013).
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Rysunek 28. Schemat potprzewodnikowego PCD (opracowanie wtasne na podstawie (Lengiin., 2019))

PCD CT zawierajg wszystkie zalety SDCT, DECT oraz kilka witasnych, w tym skuteczniejsze
minimalizowanie artefaktéw. W poréwnaniu do konwencjonalnych CT, PCD CT moze pozwolié¢ na
zmniejszenie dawki promieniowania, otrzymywane] przez pacjenta podczas badania, zwiekszenie
rozdzielczosci przestrzennej i mozliwos¢ jednoczesnego uzycia kilku sSrodkéw kontrastowych
(Willemink i in., 2018).

W PCD CT artefakty takie jak szumy i utwardzanie wigzki mozna bardzo tatwo wykluczy¢ z danych
pomiarowych. Poniewaz szumy zwykle sg interpretowane jako sygnaty o niskiej amplitudzie (PCD
traktuje je jak foton), to wystarczy ustawic prog niskiej energii na wyzszg wartosc¢ niz energia zwigzana
z amplitudg szuméw — w ten sposdb szumy wcigz sg, ale nie sg wliczane do powstawania obrazu.
Analogicznie dzieje sie przy efektach utwardzania wigzki — wystarczy ustawi¢ odpowiednio wysoki prég
energetyczny dla fotonédw. Dzieki temu otrzymywane wartosci HU sg bardziej ,stabilne”, a obraz
zawiera mniej smug i jest lepszej jakosci, nawet przy niskiej energii.

WSsrdd najwazniejszych problemoéw technicznych, jakie wystepujg przy PCD, znajdujg sie rozszczepienie
sygnatu na granicy dwdch pikseli detektora, co powoduje zliczenie jednego wysokoenergetycznego
fotonu jako kilka z mniejszg energia, oraz szybkosé uderzania fotondéw w detektory —jesli fotony trafiaja
w piksel w bardzo krétkich odstepach czasu, to detektor moze potraktowac kilka fotondw o mniejszej
energii jako jeden foton o duzej energii, co prowadzi do btednego zliczania.

Gtéwne rdznice miedzy detektorami w konwencjonalnych TK a PCD przedstawiono w tabeli nr 3.
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Tabela 3. Poréwnanie parametréw detektoréw w konwencjonalnych TK i PCD. Opracowanie wtasne na podstawie
(Lengiin., 2019).

Parametr Detektory scyntylacyjne w TK PCD

Dwuetapowy — najpierw nastepuje
przeksztatcenie na Swiatto
widzialne, a potem na sygnat
elektryczny

Bezposrednia konwersja
promieniowania X na sygnat
elektryczny

Mechanizm detekgcji

Pary dziura-elektron tworzg sygnat,
ktorego wielkos¢ jest
proporcjonalna do energii fotonu
Przegrody miedzy pikselami nie sg
konieczne, przez co rozmiary pikseli
moga by¢ mniejsze (0,2 — 0,5 mm)

Tracona w trakcie dwuetapowego

Informacja o energii . .
) & mechanizmu detekcji

Ograniczony przez szerokosc

Rozmiar pikseli przegrody miedzy pikselami

Wysokoenergetyczne fotony maja
wieksze znaczenie, co prowadzi do
,Waga” fotondw pogorszenia kontrastu miedzy
tkanka miekka a jodowanym
materiatem kontrastowym

Wszystkie energie fotonéw majg
taka samg wartosc

Zauwazalne przy Mogg by¢ niemierzone poprzez
Szumy niskoenergetycznym skanie lub wybdr wyzszego progu
przy otytych pacjentach energetycznego
Obrazowanie Wymalg.a pod\lNcI)Jnego badania lub Uzysklyvane w trakcie .Jednego
. . podwdjnego Zrédta badania z zastosowaniem
wieloenergetycznej L : . .
promieniowania ekspozycji z jednej lampy

Mozliwosci i zastosowania w medycynie dla PCD CT sg analogiczne jak te w DECT i SDCT, ktére
przedstawiono w rozdziatach 5.2. oraz 5.3, z uwzglednieniem dodatkowych zalet i predyspozycji PCD,
wptywajacymi na jeszcze lepsze wyniki badania.

Pojedynczy piksel w PCD dostarcza znacznie wiecej informacji niz tylko przypisana mu wartos¢ HU tak,
jak w konwencjonalnej TK. Dla kazdego piksela mozna odczyta¢ takie informacje jak: wspdtczynnik
liniowego ttumienia, efektywna liczba atomowa, gestos¢ elektrondw i typ tkanki (Taguchi, lwanczyk,
2013).

Aby w petni wykorzystywac¢ mozliwosci PCD CT, nalezy rownolegle rozwijaé¢ technologie zwigzane
z lepszymi technikami przetwarzania i przedstawiania obrazu i tworzeniem oprogramowania
stworzonego do obstugi tych innowacyjnych rozwigzan.

Poniewaz PCD to dos¢ nowe narzedzie w radiologii, to dopiero trwajg liczne badania, ktére mogtyby
wykazaé na ile naprawde mozna je wykorzysta¢ w tomografii komputerowej i jak duze zyski dla niej
moze przyniesé ich szersze i bardziej powszechne stosowanie.

a7



Nanoczasteczki

Obrazowanie PCD CT otwiera takze drzwi do nowatorskiego rozwigzania, jakim jest molekularna
tomografia komputerowa z zastosowaniem nanoczgsteczkowych srodkédw kontrastowych. Poniewaz
dzieki spektralnej TK jest mozliwe otrzymywanie obrazéw w kolorze, a nie tylko w odcieniach szarosci,
zastosowanie réznych nanoczasteczek jako kontrastéw umozliwia lepsze zobaczenie obrazowanych
struktur.

Nanoczgsteczkowe srodki kontrastowe znalazty swoje zastosowanie miedzy innymi w obrazowaniu TK
uktadu sercowo-naczyniowego. Za pomocg nanoczgsteczek sktadajgcych sie z atomdw bizmutu oraz
kwasoéw ttuszczowych, mozliwe jest uwidacznianie skrzepéw w uktadzie krwionosnym (Huang, 2017).
Siarczan baru (BaSQ,) uzywany jest w obrazowaniu przewodu pokarmowego (Taguchi, Iwanczyk,
2013). Z kolei nanoczasteczki ztota, ze wzgledu na swojg niskg cytotoksycznos$é¢, doskonaty
kompatybilno$¢ oraz wysoki wspdtczynnik absorpcji promieniowania rentgenowskiego, majg swoje
zastosowanie w uwidacznianiu tkanek nowotworowych oraz mogg stuzy¢ nie tylko w diagnostyce, ale
takze w radioterapii (Xiiin., 2012).

Sztuczna inteligencja

Swoje zastosowanie w tomografii komputerowej znajduje takze sztuczna inteligencja (ang. Artificial
Intelligence, Al). Podczas tegorocznej edycji konferencji RSNA (Radiological Society of North America),
ktora odbyta sie w dniach 29.11 — 05.12.2020 r., firma United Imaging Healthcare przedstawita swoj
nowy system — tomograf komputerowy uCT® ATLAS1. Aparat ten posiada 640 warstw detektoréw
o grubosci 0,5 mm, 82 cm S$rednice otworu gantry oraz 6 progdéw energetycznych [f]. Uzycie
algorytmow Al daje mozliwosé ulepszenia jakosci obrazu oraz zmniejszenia ekspozycji na
promieniowanie rentgenowskie, a takze dalszego rozwoju na podstawie uczenia maszynowego.
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6. Podsumowanie

Jak pokazat powyiszy przeglad literaturowy, pojawienie sie tomografii komputerowej szybko
zrewolucjonizowato swiat medycyny i wiedzy o cztowieku. Mozliwym okazato sie zajrzenie ,w gigb”
ciata cztowieka bez naruszania statosci ciata i rozpoczecie ery diagnostyki zmian tkankowych
i licznych choréb, w tym pulmonologicznych, naczyniowo-sercowych, urologicznych oraz
onkologicznych.

Tomografia komputerowa ani przez chwile nie stata w miejscu, ciggle sie rozwijata. Kiedy pojawiat sie
jakis problem zwigzany z praca danej grupy tomograféw, od razu myslano o sposobie jego rozwigzania.
W ten sposdb co kilka lat pojawiata sie nowa generacja aparatéw TK, ktdra, oprécz préby eliminacji lub
minimalizacji problemdéw poprzedniej generacji, zawierata takie co$ nowego, innowacyjnego,
poprawiajgcego jakos¢ badania lub powstajgcego po nim tomogramu.

Na poczatku najwiekszymi wyzwaniami byto znalezienie odpowiedniego wzglednego utozenia lampy
rentgenowskiej oraz detektoréw oraz skrdcenie czasu badania. Najwiekszy przeskok technologiczny
mozna zauwazy¢ przy artefaktach. Od momentu pojawienia sie tomograféw trzeciej i czwartej
generacji to gtdwnie one byly motywacja do prac nad kolejnymi udoskonaleniami w technice
obrazowania tomograficznego.

Faktycznym przetomem w catej tomografii komputerowe] okazato sie wprowadzenie do uzytku
spektralnej tomografii komputerowej. Wieloenergetycznos¢, ktdérg mozna realizowa¢ na wiele
sposobdéw, umozliwita jeszcze szybsze wykonywanie badan, ich analizowanie oraz stawianie bardziej
precyzyjnych diagnoz i plandw leczenia. Stale polepszana jest tez jako$¢ powstajgcych obrazéw oraz
zmniejszanie dawki promieniowania dla pacjenta. Pojawienie sie w spektralnej tomografii
komputerowe]j nanoczastek oraz sztucznej inteligencji jeszcze bardziej zwiekszyto jej mozliwosci.

Mimo, ze tomografia komputerowa stoi teraz na bardzo wysokim poziomie, to wcigz w najnowszych
aparatach pojawiajg sie problemy, ktére obecnie ciezko wyeliminowac.

Biorac pod uwage ogdlng predkosé rozwoju swiata techniki i medycyny mozna mieé $miatg nadzieje,
ze w przeciggu kilku najblizszych lat pojawig sie technologie rozwigzujgce obecne niedogodnosci
zwigzane z TK, a moze nawet technologie, ktére po raz kolejny bedg przetomem w obrazowaniu
tomograficznym.
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