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Analogowe 1 cyfrowe systemy obrazowania
w mammografii — jako$¢ obrazu 1 zdolno$é deteke;ji

Dla mammografii skreeningowej w Rozp. Min. Zdr. z 31.08.2009 r.
zostaly okreSlone wymagania techniczne dla obrazowania w syste-
mach analogowych (blona rtg) i systemach cyfrowych (CR —computed
radiography i DR — digital radiography) akwizycji obrazu. Jednoczesnie
formalnym problemem stat si¢ fakt, ze za tym dokumentem legisla-
cyjnym nie poszly zadne regulacje prawne dotyczace zakresu kon-
troli jakosSci (parametry) i metodologii pomiarowej dla systemow cy-
frowej akwizycji obrazu. Rowniez w ramach struktur nadzorujacych
dziatania w skreeningu pracowni mammograficznych nie stworzo-
no zadnych kryteriow oceny jakosci w tych formach obrazowania.

Przeglad raportow AAPM (American Association of Physicists in
Medicine) i ACR (American College of Radiology) oraz zalecen eu-
ropejskich (European Guidelines EUREF) wskazuje na to, jak rozne
formy kontroli, zakres parametrow oraz metodologie pomiarowe
obowiazuja dla r6znych form obrazowania.

Systemy obrazowania w mammografii

Obrazowanie w mammografii opiera sie na trzech rozwigzaniach tech-
nologicznych uzyskiwania informacji diagnostycznej:
¢ Systemy analogowe: kaseta z ekranem wzmacniajacym, bfona
—rtg, negatoskop;
¢ Systemy z ucyfrowieniem — kasety z ptytami CR (pamieciowe pty-
ty obrazowe), czytnik ptyt obrazowych, stacja lekarska z monitora-
mi opisowymi;
¢ Systemy cyfrowe poSrednie i bezpoSrednie DR — plyty z amorficz-
nego krzemu pokryte warstwg materiatu scyntylacyjnego, np. jod-
ku cezu (CsI) znanego z wykorzystania we wzmacniaczach obrazu,
lub matryce TFT (¢hin film transistor — ekran z aktywng matrycg)
(elektrycznie sterowane klucze, cienkowarstwowe odpowiedniki
tranzystorow typu MOSFET), stacja lekarska z monitorami opi-
SOWymi.

Kazdy z wyzej wymienionych systemow i rozwigzan technologicz-
nych charakteryzuje si¢ parametrami determinujgcymi jakoSC obrazu,
zar6wno polepszajac ich jakosc, jak 1 powodujgc utrate lub pogorszenie
informacji diagnostycznej.

Systemy analogowe
Analogowy detektor obrazu mammografu skiada si¢ z trzech elemen-
tow:
1. blony rentgenowskiej o wymiarach 18 x 24 1 24 x 30, z jednostronng
warstwg emulsji,
2. ekranu wzmacniajgcego,
3. swiatloszczelnej kasety.

Elementem pomocniczym w tym systemie obrazowania jest urzg-
dzenie (wywolywarka, procesor) wraz z odpowiednimi odczynnikami
do obrébki fotochemicznej bion rtg (wywotywacz, utrwalacz, woda) i
suszarkg.

Btona rtg w mammografii jest zbudowana z cienkiej, przezroczy-
stej, elastycznej, lekko niebieskiej folii poliestrowej (podioze blony
rtg), cienkiej warstwy emulsji fotograficznej (gléwnie czula na Swiatlo
zielone i stabo na promieniowanie rentgenowskie — rys. 1. Emulsja
przykryta jest warstwami ochronnymi, skadajagcymi si¢ z polimeru,

zelatyny 1 Srodka matujacego. Elementami $wiatloczutymi sg mi-
krokrysztaty halogenku srebra. W wyniku ich naswietlenia powstaje
obraz utajony, ktory ujawnia si¢ w procesie obrobki chemicznej jako
obraz srebrowy (rozlozenie wszystkich naswietlonych ziaren na me-
taliczne srebro pod wplywem wywotywacza). Obraz utajony powsta-
je, gdy kwanty energii promieniowania rtg lub swiatla widzialnego
(w mammografii zielone lub rzadziej niebieskie), wysytanego przez
folie wzmacniajace, trafiajg na krysztaty halogenku srebra i przekazu-
ja im swojg energie. Jesli energia ta jest wystarczajaca do przeniesienia
elektronu z pasma podstawowego do pasma przewodnictwa krysztatu,
to po takim przejsciu elektron moze swobodnie poruszac si¢ w obrebie
catego krysztatu. Elektron przemieszcza sie, dopoki nie osiggnie miej-
sca, w ktorym wystepuje zaklocenie w budowie krysztatu, gdzie zostaje
»sputapkowany”. Obecnosc ,,sputapkowanego” elektronu o ujemnym
Tadunku powoduje przycigganie dodatnio naladowanych jonéw srebra,
co dalej prowadzi do utworzenia w miejscu ,,putapki” atomu metalicz-
nego srebra. Powstaty atom srebra ,,poglebia pulapke”, tzn. ze putapka
staje si¢ bardziej skuteczna dla kolejnych elektronéw. Miejsce to staje
si¢ elementem obrazu utajonego. W wyniku opisanego procesu moga
powstawac na krysztale centra na tyle duze (zwykle zawierajace kilka do
kilkunastu atoméw srebra metalicznego), aby w wywolywaczu mogty
inicjowac proces redukgji calego krysztatu do srebra metalicznego, tzw.
centra wywolywalne. Ilos¢ wywotanego srebra metalicznego decyduje
0 poziomie zaczernienia (ggstosci optycznej), tworzacego na btonie ob-
raz rZeczywisty.

»Ujawnienie” obrazu na btonie rtg odbywa si¢ w procesie wywolywa-
nia, a jego utrwalanie — po krotkiej kapieli w utrwalaczu, przerywajacej
proces wywolywania i usunigciu z emulsji nienaswietlonych i niewy-
wotanych soli srebra. Do usuniecia z emulsji pozostatych chemikaliow
1 krysztaléw halogenku srebra dochodzi podczas ptukania obrabianej
blony rtg.

Proces wywolywania — substancja wywotujgca, zawarta w wywoly-
waczu, zapewnia dostarczanie elektronéw do calkowitej zamiany srebra
jonowego zawartego w naswietlonym krysztale w srebro metaliczne.
Drzieje si¢ to kosztem utleniania czasteczek wywoltywacza, czyli utraty
przez nie zdolnosci do wywolywania. W okreslonych warunkach wy-
wolywacz dziala wybidrczo 1 zapewnia przekazywanie elektronow tyl-
ko do tych krysztaléw, ktére w wyniku naswietlenia majg rozbudowane
centra czutosci do wielkosci centrow wywotywalnych. Dzieki proceso-
wi chemicznego wywolywania dochodzi do ostatecznego uformowania
obrazu wskutek wzmocnienia obrazu utajonego (rzedu miliarda razy).
Utrwalanie jest kolejnym etapem obrobki wywolywanej blony rtg,
ktére polega na rozpuszczeniu niewywolanych mikrokrysztatow halo-
genku srebra, zneutralizowaniu post¢pujacego dzialania wywoltywacza
w warstwie emulsyjnej

Warstwa ochronna (zelatyna) oraz zabezpieczeniu obra-
Emulsja (halogenek srebra) bloni b
Klej ZU na bioni€ przez garoo-

wanie zelatyny. Ostatnim
etapem procesu fotoche-
Kiej micznego jest plukanie
Emulsja (halogenek srebra) blony rtg i ma na celu usu-

Podtoze poliestrowe

Warstwa ochronna (zelatyna) nie;cie rozpuszczalnych

kompleksow srebra z tio-
siarczanem. Kazda ilo$¢

Rys. 1 Schemat przekroju poprzecznego przes
blong rig
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Rys. 2 Charakterystyki blony rig — krzywa sensytometryczna/krzywa
kontrastu (wg MEDTECH)

pozostawionego w warstwie emulsyjnej tiosiarczanu bedzie reagowac
ze srebrem tworzgcym obraz, powodujac powstanie brgzowego osadu,
przez co mammogram moze sta si¢ niezdatny do oceny. Nastepnie film
jest ponownie plukany w biezacej wodzie i poddany suszeniu. Tak ob-
robiona blona rtg stanowi podstawe do oceny Kklinicznej przez lekarza
radiologa.

Btona rtg ma okreSlong charakterystyke pracy, ktorej parametry na-
lezy bra¢ pod uwage przy ustalaniu warunkow ekspozycji — krzywa za-
czernienia, wyrazajaca zalezno$¢ uzyskanej gestoSci optycznej na blo-
nie rtg w zaleznoSci od docierajgcego natezenia Swiatla i wyznaczajaca
prawidlowy zakres uzytkowania blony (rys. 2).

Wiasciwosci materialow swiattoczulych, czyli wlasciwosci sensyto-
metryczne (powigzanie gestosci optycznej uzyskanej w wyniku naswie-
tlenia i wywotania z wielkoScig naswietlenia) materiatu swiatfoczute-
g0, okresla sie na podstawie krzywej charakterystycznej. Dla filmu rtg
przedstawiana jest w ukiadzie zaleznosci gestosci optycznej w funkeji
logarytmu naswietlenia (ekspozycji), gdzie naswietlenie (E lub H) jest
iloczynem natezenia (I) 1 czasu naswietlania (t), a gestoSC optyczna jest
wartoscig logarytmu ze stosunku intensywnosci $wiatla padajgcego do
intensywnosci $wiatla przepuszczonego. Krzywa charakterystyczna
wyznaczana jest przez naswietlenie materiatu za pomocg sensytome-
tru, w ktérym zdefiniowana ilos¢ Swiatla jest emitowana na modulator
naswietlenia (klin sensytometryczny) i po przejsciu przez niego docie-
ra do materiatu.

W rejonie matych naswietlenn krzywa poczatkowo biegnie réwno-
legle do osi logarytmu naswietleni na okreSlonym, niewielkim po-
ziomie gestosci optycznej. Oznacza to, ze material nie reaguje na ten
poziom naswietlenia, a uzyskana gestos¢ optyczna wynika z gestosci
optycznej folii podtozowej, na ktérg naniesione sg warstwy Swia-
tloczute (Dp) oraz gestosci optycznej zadymienia (D0), co w sumie
stanowi gestosS¢ optyczng minimalng (Dmin). Od pewnej wartosci
naswietlenia wartoS¢ gestosci optycznej zaczyna si¢ wolno zwigk-
szaC. W miare zwigkszenia naswietlenia przechodzi ona w zaleznos¢
prostoliniowg o okreSlonym kacie wznoszenia. Nast¢pnie zmniejsza
si¢ przyrost gestosci ze zwigkszeniem naswietlenia i znowu krzywa
charakterystyczna przechodzi w lini¢ rownolegla do osi logaryt-
mu naswietlenia przy stalej gestosci, zwanej gestoscig maksymalng
(Dmaks), $wiadczaca o tym, ze osiagniety zostal poziom naswietlenia,
przy ktorym wszystkie krysztaly zawarte w warstwie zostaly wywota-
ne. Podstawowymi wielkosciami sensytometrycznymi wyznaczany-
mi z krzywej charakterystycznej s3: wskaznik czulosci oraz wskaznik
kontrastowosci.
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Wskaznik czutosci
Czuto$¢ materiatu fotograficznego okreslana jest jako najmniejsza
ilo$¢ swiatla potrzebna do wytworzenia okresSlonego efektu fotogra-
ficznego (a wiec okreslonej gestosci optycznej). Jej miarg jest warto$é
logarytmu naswietlenia potrzebnego do uzyskania odpowiedniej ge-
stosci optycznej, ktorg okreSlono jako Dkr = Dmin + 1,0 i dla tej
wartosci odczytywana jest odpowiadajaca jej wartos¢ logarytmu na-
Swietlenia. W skali logarytmicznej czulos¢ (S) moze by¢ wyrazana
wprost warto$cig logarytmiczng naswietlenia odpowiadajacego kry-
terialnej wartoSci gestoSci optycznej
S=A-BlogH

gdzie: A, B —state liczbowe, H— naswietlanie.
W skali arytmetycznej czuto$¢ wyrazana jest jako odwrotnos¢ na-
swietlenia odpowiadajgcego kryterialnej wartoSci gestoSci optycznej

S=k/H H=HdlaDkr
gdzie: k —stata liczbowa.

Wskaznik kontrastowosci
Kontrastowos¢ jest miarg roznic gestoSci optycznych w obrazie.
Im wieksze roznice gestosci miedzy sgsiednimi punktami lub polami
w obrazie, tym wigksza kontrastowos¢ obrazu. Miarg kontrastowosci
procesu obrazowania jest wspotczynnik kontrastowosci, bedacy sto-
sunkiem réznicy gestosci miedzy dwoma punktami do roznicy inten-
sywnosci $wiecenia tych dwoch punktow przed ich zobrazowaniem.
Wspotczynnik ten mozna wyznaczy¢ z nachylenia prostoliniowej cze-
Sci krzywej charakterystycznej. Mozna go zdefiniowac jako nachylenie
w punkcie (np. wskaznik, bedacy tangensem kata nachylenia stycznej
w punkcie przegiecia krzywej charakterystycznej w poblizu srodka od-
cinka prostoliniowego) lub jako §redni gradient. Sredni gradient jest
okreslany jako tangens kgta nachylenia odcinka fgczacego 2 punkty
kryterialne gestosci optycznej (rys. 3):
D1 =Dmin + 0,25 i D2 = Dmin + 2,00

a wiec w zakresie uzytecznej dla filmu rtg rozpigtoSci gestosci (w prak-
tyce oznacza to zakres gestosci optycznej ok. 0,45-2,20, co oznacza roz-
pietos¢ intensywnoSci $wiecenia w ogladanym radiogramie 1:56).

Wskaznik kontrastowosci stanowi informacje o tym, jaka roznica ge-
stoSci optycznej w obrazie oddaje okreSlong réznicg luminancji obrazo-
wanego obiektu. Duza warto$¢ liczbowa wspotczynnika kontrastowo-
sci oznacza, ze dwa punkty o réznej jasnosci, przy niewielkiej roznicy
w intensywnosci naswietlenia, obrazowane sg za pomocg duzej roznicy
gestosci optycznej, a wige sg dobrze rozréznialne w obrazie.

Parametrami charakteryzujacymi obraz radiologiczny powstaly na
blonie rentgenowskiej sg: gestosS¢ optyczna, kontrastowos¢ 1 rozdziel-
czoSC. Gestos¢ optyczna rozumiana jest jako zaczernienie w obrazie
i definiowana jako warto$¢ logarytmu dziesietnego z odwrotnoSci
wspoltczynnika transmisji. Poniewaz wspolczynnik ten mozna zapi-

Gestosé
optyczna g
D
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Rys. 3 Punkty kryterialne na krzywej charakterystycznej
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sac jako stosunek intensywnosci Swiatla przepuszczonego przez dany
punkt obrazu do intensywnosci $wiatla padajgcego na ten punkt, totez
gestos¢ optyczna obrazu zapisywana jest jako:

D= log[lJ: log I”ﬂ
T 1 przep.

Pod pojeciem kontrastu rozumie si¢ réznice w zaczernieniu po-
szczegolnych pol obrazu, odpowiadajace réznicom gestosci i grubo-
sci tkanek uwidocznionych na zdjeciu. Kontrast obrazu zalezy od: ja-
kosci promieniowania, budowy badanej tkanki lub narzadu, czutosci
blony i rodzaju ekranu wzmacniajgcego, oraz ilosci promieniowania
rozproszonego i stopnia zadymienia biony.

W mammografii zakres uzytkowych zaczernien zawiera si¢ w gra-
nicach od okoto 0,18 D, czemu odpowiada tlo nienaswietlonej biony,
do okolo 4,1 D — okreslane przez obserwatora jako petne zaczernie-
nie. Punkt pracy blony rtg znajduje sie w polowie liniowej czeSci cha-
rakterystyki.

Jak wynika z powyzszego, blona rtg jest detektorem o skoficzonej
pojemnosci zbierania informacji, dla ktorego niezwykle wazna jest
prawidiowa optymalizacja procesu tworzenia obrazu, poczawszy od
wlasciwego ustawienia aparatu mammograficznego (sterowanie eks-
pozycja), poprzez proces obrobki fotochemicznej (czutos¢ systemu,
artefakty w obrazie, poziom szuméw), warunki oswietleniowe po-
mieszczenia ciemniowego, do wlasciwego doboru parametrow cale-
go systemu obrazowania (ekrany wzmacniajgce w zakresie dtugosci
emitowanego Swiatla, odpowiadajgcego parametrom stosowanych
bton rtg). Wiasciwie ustawione elementy tworzenia informacji dia-
gnostycznej przekladajg si¢ na stworzenie najbardziej korzystnych
warunkow do stworzenia wlasciwej jakosci obrazu.

Drugim elementem systemu obrazowania analogowego sg ekrany
wzmacniajgce, ktorych wprowadzenie do mammografii byto mozli-
we dopiero po istotnej poprawie rozdzielczosci obrazu, dzigki skon-
struowaniu lamp rentgenowskich z bardzo matymi ogniskami oraz
opracowaniu nowych technologii produkcji bion (jednowarstwowe)
i ekranow zmniejszajacych efekt nieostrosci (dobér sktadu chemicz-
nego luminoforu — dopasowanie dtugosci emitowanego Swiatta do
czutosci blon rtg — oraz grubosci luminoforu, ktéry decyduje o czu-
Tosci systemu oraz o jego rozdzielczosci — rys. 4. Rozdzielczos¢ obra-
zu jest okreslona przez liczbe par linii na milimetr, ktére mogg by¢
zobrazowane 1 mozliwe do rozpoznania jako oddzielne struktury.
Rozdzielczos¢ okresla najmniejszy rozmiar obiektu mozliwy do zo-
brazowania, a tym samym okresla najmniejsza, mozliwa do rozpo-
znania, odleglos¢ pomigdzy dwoma obiektami. Parametry te majg
bardzo istotny wplyw na jakos¢ obrazu.

Xeray X-ray X-ray
Light scintillation
.L X-ray film Hy e ke
-84um e il Lk
T o Screen fim Screen film
Scintillating scre low spread,  hight spread,
Gd,0,S hight resolution  low resolution

Line spread function
ne spr unct Line spread function

Rys. 4 Dgziatanie ekranu wzmacniajgcego — wplyw na czulosc i roz-
dzielczos¢ systemu obrazowania (wg Andrew P Smith, Fundamental
Digital Mammography, Physics, Technology and Practical
Considerations)

W systemach analogowych ocena jakosciowa i diagnostyczna ob-
razu odbywa si¢ w pomieszczeniach opisowych na negatoskopach.
Zaréwno pomieszczenie, jak 1 negatoskopy powinny bezwzglednie
speltnia¢ wartosci parametréw, okreslajacych odpowiednio warunki
oswietleniowe (nie wiecej niz 50 Ix) oraz luminancji emitowanego
Swiatla (nie mniej niz 3000 cd/m?). Parametry te w sposob bezwzgled-
ny wplywaja na jakos¢ interpretacji informacji diagnostycznej.

Wymagania stawiane w mammografii systemom z cyfrowg pre-
zentacjg obrazu to: wysoka wydajno$¢ detekcji promieniowania X
i sprawnos¢ przetwornika analogowo-cyfrowego; liniowa lub log-
liniowa charakterystyka kontrastu w pelnym zakresie mierzonych
warto$ci; dynamika przenoszenia poziomow szarosci (wysoki kon-
trast); niski poziom szuméw na kazdym etapie przetwarzania sygna-
tu; rozdzielczos$¢ nie mniejsza niz 10 cykli/mm, czemu odpowiada
wielko§¢ elementu obrazu rowna S0 mikronéw; dawka promienio-
wania rtg nie wyzsza niz w systemach analogowych; poprawienie
jakosci obrazowania, komputerowg obrobke i wizualizacje obrazu,
cyfrowg archiwizacje, tomosynteze i obrazowanie 3-D, obniZenie sity
kompresji piersi podczas obrazowania.

Systemy z ucyfrowieniem CR

Detektorem obrazowania w radiografii cyfrowej CR jest pamieciowa
plyta obrazowa, ktorej podstawowym elementem budowy jest warstwa
luminoforu (PSP —photostimulable phosphor imaging system)—1ys. S.

Plyta obrazowa umieszczona jest w kasecie o podobnym jak w przy-
padku radiografii analogowej wygladzie, geometria i technika obrazo-
wania sg rowniez podobne.

W systemach pamieciowych ptyt obrazowych (CR) kwanty pro-
mieniowania X sg absorbowane w warstwie luminofora pamigciowego
plyty obrazujacej (IP). W przeciwienstwie do konwencjonalnych ekra-
néw wzmacniajacych zdeponowana energia promieniowania rentge-
nowskiego w materiale ptyt obrazowych jest przechowywana w postaci
pordji energii zlokalizowanych w obszarach metastabilnych, zwanych
centrami f. Podczas ekspozycji wigzka rtg, obraz (obraz utajony) jest
tworzony w luminoforze pamieciowym przez akumulacje energii
w tych centrach, a jego ujawnienie odbywa sie w czytelniku skanujgcym
plyty obrazowe skanujg wigzkq laserows przez powierzchnie IP. Przy
przeprowadzeniu omiatania waskg wigzka laserowg ptyty IP (kieru-
nek skanowania) w polaczeniu z translacjg (kierunek subskanowania),
wigzka ,,wyciaga” utajony obraz z ptyty obrazowej. Pozyskiwanie ob-
razu odbywa si¢ na kwadratowych polach, ktorych szerokoscC i dtugos¢
odpowiadajg odlegtosci miedzy punktami pomiarowymi polozonymi
wzdluz linii odczytu lasera oraz odstepowi miedzy liniami. W przypad-
ku systemu punktowego odczytu w skanerze odczytujacym (rys. 7), ply-
ta obrazowa jest przesuwana w jednym Kierunku, podczas gdy skupio-
na wigzka promienia laserowego przesuwa sie prostopadle do tego kie-
runku w poprzek plyty obrazowej od jednego boku do przeciwleglego.
Dzieki temu cala powierzchnia plyty zostaje zeskanowana przez wigzke
lasera, a Swiatfo wyemitowane przez kazdy punkt plyty obrazowej zo-
staje zebrane przez Swiattowdd. Czas odczytu plyty zalezy od wielkosci
detektora i szybkosci odczytu czytnika (Sredni czas skanowania to oko-
10 60-70's). W nowszych technologicznie czytnikach uzywane jest linio-
we zrodio Swiatla laserowego (rys. 8), co zwigksza szybko$¢ odczytywa-
nia informacji. W takich skanerach odczytujacych plyta obrazowa jest
nieruchoma, a liniowa wigzka promienia laserowego ja skanuje. Sredni
czas skanowania w tym systemie to okoto 5-10s.

Zasada realizacji odczytu informacji obrazowej z ptyt CR opiera si¢
nazjawisku przekazywania energii elektronom znajdujacym si¢ na wyz-
szych poziomach energetycznych w stanach metastabilnych (w miejscu
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centréw f), przeniesieniu
ich do pozioméw energe-
tycznych powodujacych
wprowadzenie atomow
materiatu plyty pamie-
ciowej w stan wzbudzo-
ny i wywotaniu szybkiej
emisje fotonow z zakresu Swiatla widzialnego w wyniku powrotu ato-
moéw do stanu podstawowego (przeniesienie elektronu z wyzszej orbity
na nizszg atomu z emisjg energii stanowigcej réznice miedzy stanami
energetycznymi na tych dwoch poziomach). Porcja tych foton6w jest
rejestrowana przez fotopowielacz (zwykle w ksztatcie rurki dla odczytu
punktowego w czytnikach albo liniowa matryca fotodiod dla odczytu
przy zastosowaniu laserowego Zrodia liniowego). Fotopowielacz prze-
twarza obraz $wietlny na analogowy sygnat elektryczny, ktory nastep-
nie przez przetwornik analogowo-cyfrowy jest zamieniany na wyjSciu
na sygnat cyfrowy, odpowiedni do przetwarzania w systemach kom-
puterowych (zapis w postaci wartosci binarnych na matrycy, ktora jest
zbiorem pikseli) i zapisywany. Po odczytaniu plyty obrazowej, lampa
kasujaca poprzez naswietlenie swiatlem widzialnym wymazuje obraz
rtg i plyta obrazowa jest gotowa do ponownego uzycia.

Tlos¢ rejestrowanego Swiatta pochodzacego z fotostymulacji jest
proporcjonalna do iloSci centréw fi w ten sposob rowniez do ilosci
zaabsorbowanego promieniowania rentgenowskiego w tym miejscu
(np. relacja miedzy sygnatem PMT 1i iloscig zaabsorbowanego promie-
niowania rentgenowskiego jest wprost proporcjonalny). Wzmocnienie
sygnalu PMT przed digitalizacjg zwyKkle jest realizowane nielinio-
wo. Surowe wartoSci pikseli sg pdzniej przetwarzane do wizualizacji
w procesach segmentacji, przeskalowania i filtrowania przy uzyciu al-
gorytméw matematycznych. Wielko$¢ macierzy obrazu jest funkcja
wymiaréw IP (np. 18 X 24 cm, 24 X 30 cm, 35 X 35 cm, 35 X 43 cm)
i gestosci odezytu pikseli (odleglosci migdzy sczytywanymi elementa-
mi plyty obrazowej). Typowe wielkosci obrazu wyjsciowego i efektyw-
ny zakres skali szaroSci sg ograniczone: digitalizacja i obraz zmienia
sie od 8 MB do 16 MB dla radiografii, z typows wielkoscig macierzy
w przyblizeniu 2 k do 2,5 k pikseli.

W radiografii cyfrowej w systemach CR wystepuje zjawisko fadingu,
czyli zanikania ,,schwytanego™ sygnatu, totez istotny jest czas migdzy
ekspozycja plyty obrazowej a jej odczytem w czytniku. Zmiana zareje-
strowanego sygnatu odbywa si¢ ekspotencjalnie w czasie (wynik sponta-
nicznej fosforescencji). Typowy rejestrator obrazu traci okolo 25% zdepo-
nowanego sygnatu pomiedzy 10 minutami a 8 godzinami po ekspozycji,
apo tym czasie zjawisko faddingu przebiega coraz wolniej.

Najczesciej stosowanymi laserami w czytnikach sg lasery HeNe oraz
diodowe. Wydajnos¢ laserowego procesu fotostymulacji jest uzaleznio-

warstwa zabiezpieczajaca
warstwa luminoforu

— podioze

_warstwa $wiatfochtonna
~—warstwa zabiezpieczajaca
"~ etykieta kodu paskowego

Rys. 5 Budowa plyty obrazowej
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Rys. 7 Proces odczytu obrazu z plyty obrazowej — system punktowy
(wg AAPM Report No 93)
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Rys. 8 Proces odczytu obrazu z plyty obrazowe) — system limowy
(wg AAPM Report No 93)

naod: czasu dzialania wigzki promienia lasera, wielkosci jego przekroju,
glebokosci penetracji w materiale detektora, rozpraszania fotonéw Swia-
tla, wydajnosci wychwytywania tego $wiatla i jego zamiany na sygnat
elektryczny.

Konwersja sygnatu analogowego na sygnal cyfrowy jest procesem
dwukrotnej przemiany sygnatu analogowego do serii wartosci cyfro-
wych. W celu efektywnego wykorzystania szerokiego zakresu naswietle-
nia plyty obrazowej w systemach ucyfrowienia w procesie wstepnego od-
czytywania, sprawdzana jest czulo$¢ odczytywania sygnatu (pre-reading).
Wistepnie ,,surowe” dane obrazu sg odczytywane z uzyciem stabej wiazki
promienia laserowego, a wiasciwe warunki odczytywania, czutosci i wa-
runki naswietlania sg okreslane po analizie tych danych. Dopiero teraz
nast¢puje wlasciwy odczyt. Dzigki takiej metodzie zakres luminescencji,
w ktorym pojawia si¢ obraz rtg moze by¢ odpowiednio normalizowany
do przetwarzania na sygnaty cyfrowe, niezaleznie od badanego obiektu
idawki promieniowania rtg.

Kazdy z producentow systeméw CR jest zobowigzany podac odpo-
wiednie informacje o sposobie zdekodowania uzyskanych sygnatow
1ich zamianie na uzyteczny dla nas obraz.

Proces
Detoktor PSP Odcezytu
iczyszczenia
plyty

| obrazowej |
Zrodio [ / ‘
promieniowania ) /
e piyia
[ / naeksponowana

Poprawa
Kontrastowosci

Pre-Proces
™ obrazu

Odtworzony Obraz

* W przypadku Fuji podawana jest miara czulosci S, ktora
jest odwrotnie proporcjonalna do czasu naswietlania i okre-
Slona jako:
200
czasnaswietlania(mR)

S

n

* Systemy Kodaka dostarczaja warto$¢ indeksu czasu na-
swietlania EIL ktory jest wprost proporcjonalny do logarytmu
czasu naswietlania:

EI =1000x1log(czasunaswietlania(MR)) + 2000

* Agfa wprowadzila wspotczynnik IgM, ktorego wartos¢
zmienia si¢ proporcjonalnie do logarytmu Sredniego

Rys. 6 Cykl zapisu obrazu na plycie obrazowej
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czasu naswietlania ,,surowego” obrazu. Warto$¢ czynnika
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IgM wskazuje faktyczny czas naswietlania plyty obrazowej poprzez
matematyczny zwigzek ze Srednig wartoscig skali szarosci (SAL):

4095 Y
IeM =3,2768—log| | —=
& g[( SAL j }

e W systemach Koniki wprowadzono wspodtczynnik relatyw-
nej ekspozycji REX, zalezny od czasu naswietlania. Gdzie:
QR — miara kwantowania, E — czas naswietlania piyty w (mR),
E —Sredni czas naswietlania:

E
S =0Rx—L
Q E

Systemy cyfrowe DR

W przypadku mammografii z cyfrowymi detektorami obrazu najczest-
szym rozwigzaniem sg panele zbudowane na amorficznym krzemie lub
selenie (poSrednie systemy cyfrowe) oraz panele zbudowane na matrycy
wykonanej z elektrod oddzielonych warstwg izolatora oraz elementow
aktywnych np. tranzystorow cienkowarstwowych (rys. 9), ktore ma-
ja wysoka skuteczno$¢ energetyczng dla promieniowania X z zakresu
mammografii, bardzo wysokg rzeczywistg rozdzielczo$¢, niski poziom
szumow 1 dobrze ustalony proces obrdbki obrazow (rys. 10).

Detektory obrazu w radiografii cyfrowej posredniej sg zbudowane
na bazie fotoprzewodnikéw, takich jak amorficzny krzem lub selen.
Warstwa detektora krzemowego zawiera matryce receptorow, przy czym
kazdy receptor ma wlasne elementy regulacyjne (tranzystor lub dioda)
i odpowiada za jeden piksel obrazu. Uktady regulujgce odpowiadajg za
proces odczytywania informacji: linia po linii sygnaly elektryczne sg
wzmacniane i przetwarzane na postac cyfrowa. Proces odczytywania
1 przetwarzania jest bardzo szybki, co pozwala takze na dokumentowa-
nie obrazéw ruchomych (fluoroskopia). Krzem sam w sobie nie jest wy-
starczajgco czuly na promieniowanie X o energiach uzywanych w dia-
gnostyce obrazowej. Dlatego warstwa krzemu jest pokryta warstwa ma-
teriatu scyntylacyjnego, np. jodku cezu (Csl) znanego z wykorzystania
we wzmacniaczach obrazu. CsI ma iglows strukture krysztalow, przez
co redukowane sg problemy zwigzane z rozpraszaniem (mate boczne
rozproszenie Swiatla), a wiec i zmniejszaniem rozdzielczosci systemu
obrazowania. W dodatku, w przeciwienstwie do systeméw CR, w kt6-
rych rozpraszanie $wiatla i straty w rozdzielczosci wynikajg z grubosci

Izolacja Bramka
bramki

Rys. 9 Struktura tranzystora cienkowarstwowego (wg MEDTECH)
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T e

elektroda

CsI(T1) Converter|

TTHTTTIT

rain Source Photodiode
é‘x E  (Storage Capacitor)

Gate \ Glass Substrate

(a) TFT

lektroda
zbierajaca piksela

matryca TFT

Rys. 10 Budowa detektorow cyfrowych—posredniaibezposrednia detekcja
(wg MEDTECH 1 Mammografic detectors, G. PANAGIOTAKIS
UNIV OF PATRAS)

materiatu plyty obrazowej, grubos¢ krysztatu Csl przy strukturze iglo-
wej moze by¢ dobierana do wymaganej czulosci systemu (zapewnienie
wlaSciwej absorpcji promieniowania rentgenowskiego) przy utrzyma-
niu wysokiej rozdzielczosci przestrzennej. Fotodiody (Si:H), znajdujace
sie pod warstwa materiatu scyntylacyjnego, konwertujg sygnat optyczny
nasygnat elektryczny (fadunek), ktory gromadzony jest w elemencie po-
jemnos$ciowym piksela.

Detektor bezpoSredniego systemu dla cyfrowej mammografii, jest
zbudowany fotoprzewodnikéw o duzej liczbie atomowej (np. Se albo
PbL,), ktére pokrywaja aktywny obszar macierzy. Tworzy to warstwe
fotoprzewodnikows, ktéra bezpoSrednio przetwarza oddziatywania
promieniowania X z detektorem na nosniki tadunku, dryfujacego do
elektrod zbierajacych pod wplywem pola elektrostatycznego.

Podstawowg zaletg bezpoSrednich systeméw cyfrowych, w stosunku
do systeméw CR i posrednich DR, z punktu widzenia jakosci obrazu
jest brak powstawania efektéw wynikajgcych z rozpraszania fotonow
Swiatta na materiale ptyty pamieciowej czy tez w elementach scyntyla-
cyjnych detektora. Wyprodukowany pod wplywem promieniowania
X tadunek elektryczny jest zbierany w pojedynczej elektrodzie i udziat
bocznego rozpraszania (dyfuzji) w ksztattowaniu obrazu nie jest znacza-
cy. Ponadto wydajnos¢ absorpcji detektora moze zosta¢ zmaksymalizo-
wana przez odpowiedni wybor materiatu fotoprzewodnikow, ustawie-
nie nastaw i grubosci warstwy elementéw pojemnosciowych (rys. 11).
Gl6wng wadg bezpoSrednich detektordw jest potrzeba zastosowywania
wysokiego napiecia, aby utrzymac pole elektrostatyczne i ciemny prad.

Aktywna macierz sktada si¢ z M x N pikseli (np. 3600 x 4800). Kazdy
piksel ma trzy podstawowe elementy: przetgcznik TFT, elektroda pik-
sela 1 kondensator. Aktywna macierz jest okreSlona przez szerokos¢
piksela (a), szerokos$¢ zbioru pikseli (a. ;) 1 odleglos¢ miedzy piksela-
mi (pitch) (d) — rys. 11. Typowa odleglos¢ miedzy pikselami dla mam-
mografii ma 50 um. Stosunek F,; = a2, /a? jest zdefiniowany jako
wspotczynnik wypetnienia zbioru, podczas gdy stosunek F,,,,,, = a/d?
jako geometryczny wspotczynnik napetnia. Aby zwiekszy¢ wartoS¢ F,
w systemach obrazowania, kondensator i TFT znajdujg si¢ pod elektro-
da piksela (struktura ,,grzyba”).

Napiecie piksela Vp jest rosngcg funkcjg ekspozycji promieniowania
rentgenowskiego. Typowo to napiecie nie przewyzsza 10 V. Pod wply-
wem ,,zawieszenia” badania albo po przypadkowym przekroczeniu eks-
Ppozycji napiecie to moze osiggngc na gornej elektrodzie warto$ci podob-
ne do wysokiego napiecia i spowodowac uszkodzenie detektora. Aby
zabezpieczy¢ detektor, oddziela si¢ warstwy znajdujace sie albo miedzy
gorng elektrods i fotoprzewodnikami albo miedzy fotoprzewodnikami
1aktywng macierza. W ten sposob ztapane w pulapke tadunki sg trans-
portowane miedzy oddzielajacg warstwg i fotoprzewodnikami, zmniej-
szajac wartoS¢ pola elektrycznego i wysycajac VP W dodatku ta warstwa
oddzielajgca zapobiega przeptywowi tadunku od gornej elektrody albo
od aktywnej macierzy, by zostaly dodane do tadunku fotoprzewodni-
kow, co zmniejsza aliasing.

Elementy TFT odgrywajg role przetacznikéw indywidualnie dla
kazdego piksela i kontrolujg fadunek, zeby kazda linia pikseli byta
elektronicznie aktywowana jednoczasowo. Zwykle wszystkie ele-
menty TFT sg wylaczone, pozwalajac tadunkom gromadzi¢ si¢ na
elektrodach pikseli. Pozyskiwanie informacji jest realizowane przez
zewnetrzne elementy elektroniki i kontrole softweara stanu TFT. Kaz-
dy TFT ma trzy elektryczne elementy: bramka (G) do kontroli stanu
»wiaczony” albo ,wyltaczony” TFT, kanat (D), ktory taczy elektrody
piksela 1 kondensatora piksela, 1 Zrodto (S), ktore jest podigczone do
wspdlnej linii przesytu danych. Kiedy jest aktywowana linia bramek
»1 s wszystkie elementy TFT w tym rzedzie s wigczane i z N linii da-
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nych od j = 1 do N jest odczytywany tfadunek na elektrodach pikseli
W 1 rzedzie. Rownolegle dane sg multipleksowane do seryjnych danych,
podlegajadyskretyzacjiiprzesylanedokomputera,wceluutworzeniaobra-
zu(rys. 12). Kontrolery skanujgcestan TFT wtedy aktywujg nastepny rzad
» + 1”1 wszystkie fadunki piksela w tym rzedzie wtedy sg odczytywane
i multipleksowane. Proces jest realizowany dla catej macierzy — od pierw-
szego do ostatniego rzedu M. Te sygnaty sg przetransmitowywane do sys-
temu komputerowego.

Bezdyskusyjng korzyscig przy obrazach uzyskiwanych w formie
cyfrowej jest mozliwos¢ wtdrna obrdbki tego obrazu (postprocessing).
Po wykonaniu konwencjonalnego zdjecia mammograficznego (obejmu-
jacego ekspozycje, jak i obrobke fotochemiczng) nie ma mozliwosci po-
prawy jakosci uzyskanego obrazu. W przypadku mammografii cyfrowej
mozliwa jest komputerowa obrobka obrazu, umozliwiajagca wykorzysta-
nie pelnej informacji zawartej w obrazie cyfrowym oraz dostosowanie
sposobu jego wizualizacji do mozliwosci ludzkiej percepcji. Mozliwa
stabsza detekcja w mammografii cyfrowej bardzo drobnych struktur
ze wzgledu na rozdzielczos¢ systemu, w szczegolnosci mikrozwapnien,
moze by¢ kompensowana wiekszg rozdzielczoscig kontrastows.

Zapewnienie jakosci w mammografii jest Swiadomym procesem
prowadzacym do uzyskania jak najlepszych obrazow diagnostycznych,
umozliwiajacych wiasciwg ocene kliniczng. Wazne jest przy tym, by
obraz zawieral wystarczajacg ilo$¢ informacji przy jak najmniejszym
narazeniu pacjenta na promieniowanie jonizujace. Jedynym sposo-
bem spetnienia tych zatozen jest stala kontrola procesu powstawania
obrazu diagnostycznego zgodnie z wymaganiami zasad norm jakoSci.
Zapewnienie wysokiej jakoSci procesu wymaga ciaglej kontroli apara-
tury, ktorg przeprowadza sie, wykonujgc odpowiednie testy na pozio-
mie podstawowym i specjalistycznym oraz kontrolujac i analizujac
zdjecia odrzucone, jak rowniez monitorujac proces akwizycji obrazu.

Tabela 1 Whmagane wartosci para-

Sterownilc kolumn

metrow w dla detektorow w cyfrowe)
| Multiplekser H AIC ‘ mammografi (wg Mammografic de-
}avc\ifr?;u_‘ %‘ ZF‘ tectors) G. Panagiotakis unto of patras
- m T T Detector parameter Value
E Detector size (cm) 18x24
| | |
% ’-_-I* ’-_-I* ’-_-:* Pixel pitch (um) 50
gl Number of pixels | 3600x4800
@ E E E Readout time (s) <5
X-ray spectrum (kV, 30
Rys. 12 Budowa matrycy czujni- > o)
kow (wyswietlaczy i sposdb sterowa- | Mean exposure (mR) 12
nia odczytem (wg MEDTECH) Exposure range (mR) | 0,6-240

Czynniki determinujgce
jakos¢ obrazu

Wydajnosc detekcji

Dla systemu obrazowania SF (sreen film), CR (pamigciowe plyty ob-
razowe) 1 DR (systemy cyfrowe) wydajno$¢ z kwantowa jest okreSlona
przez grubosé, gestos¢ 1 budowe (skiad) absorbera (detektora obrazu).
Wydajnos¢ to moze wzrosnaé wraz ze wzrostem gestosci materiatu albo
grubosci pochianiacza (zwykle kosztem rozdzielczosci przestrzennej),
albo przez wprowadzanie materialow majgcych wysokg liczbe atomows,
ktéra powoduje dobre dopasowanie miedzy spektrum energetycznym
promieniowania rentgenowskiego, wychodzacego za pacjentem i cha-
rakterystykg absorpcyjng materiatu, z ktdrego jest zbudowany receptor.

Zakres dynamiczny
Dla wysokiej jakosci obrazowania w radiografii cyfrowej detektor
obrazu musi miec¢ dobrg rozdzielczos¢ kontrasto-

wa w szerokim zakresie intensywnosci ekspozycji
X-rays § Top electrode () na promieniowanie X. Dynamiczny zakres sys-
+ ' temu obrazujgcego jest stosunkiem najwiekszych
é? P 1 najmniejszych wejsciowych intensywnosci, ktore
Gate Line Eecrodtic sied ‘% ﬁ::g’ocon ductor moga zostaé zobrazowane. Najmniejsza przydatna
a-Si:H TFT sF L. <l z punktu widzenia obrazowania intensywnoSc jest
Data Line G;’;)L o s——— ' okreslona przez poziom szumu systemu, dlatego
e dedrode | Ground rejestrowany sygnal powinien by¢ wystarczajaco
duzy, aby przewyzszy¢ warto$¢ szumu (Igczony
z rentgenowskim szumem kwantowym). Natomiast
Pixel widtch (a) najwieksza intensywnos¢ jest okreSlona poziomem
a) o nasycenia detektora. Dynamiczny zasieg systemow
Pixel pitch (d) analogowych jest okreSlony przez strate kontrastu
Top electrode przy niskich i wysokich poziomach ekspozycji (krzy-
wa D = f(H)). Dla systeméw wykorzystujacych bio-
cpgl(faeléfig%rge?ectr ode | DY rtgdynamiczny zasieg zalezy od parametréw ekra-
X-ray photoconductor nu wzmacniajgcego i charakterystyki filmu, siegajac
§ g w przyblizeniu od 10 do 100. Charakterystyka odpo-
\ Glass substrate s ) L. . .

] —=uT ) wiedzi systemow CR jest liniowa (lub log-liniowa)
g 5,0 ‘101 —E-Gate line wiunkcji ekspozycji (intensywno$¢ luminescencji jest

Pixel i Pixel ¢+1 ( Charge amplifier proporcjonalna do ekspozycji) w zakresie 10,000:1.
o — Y Dynamiczny zasieg systeméw DR jest ograniczo-
Data line Data line nyw doh,lym zakresie przez szum systemu ob.razow?j
nia i w gornym zakresie przez ladunkowsg pojemnos¢
elementéw detektora. Gdy elementy pojemnosciowe

Rys. 11 Detektor bezposredniego systemu cyfrowego: (a) mikrofotografia, (b) fizyczna struktura 20812j »

nione”, detektor musi zostac sczytany,

pojedynczego piksela matrycy TFT (c) schematyczny diagram struktury dwich pikseli aby usuna¢ tadunek przed nastgpnym obrazowa-

(wg Mammographic detectors, G. PANAGIOTAKIS UNIV OF PATRAS)
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niem. Dynamiczny zasieg typowych matryc TFT
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uzywanych w radiografii ogdlnej, z wielkoscig elementow 150-200 mi-
kron6w, ma w przyblizeniu stosunek 1,000:1 do 10,000:1.

Probkowanie przestrzenne
Wzystkie detektory cyfrowe probkujg na wejsciu ciggle zmieniajacy si¢
strumien promieniowania X, w dyskretnych miejscach, rozdzielonych
odstepami nazywanych pitch. W systemach CR odstep migdzy probka-
mi stanowi odleglo$¢ miedzy przylegtymi pozycjami wigzki laserowej
podczas odczytywania informacji z ptyty obrazowej. W systemach DR
pitch jest odlegtoscig od srodka do srodka przestrzeni miedzy elemen-
tami detekcyjnymi. Czesto$¢ przestrzenna, dla ktorej zachodzi probko-
wanie, determinuje zdolnos¢ systemu cyfrowego do zobrazowania wy-
sokich czestotliwosci fluktuacji w strumieniu wigzki promieniowania X
(sg spowodowane przez krotkie odleglo$ci na powierzchni obrazowania).

Czesto$¢ probkowania systemu, o wartosci pitch probki p, jest rowna
1/p. Na przyktad, jezeli pitch ma wymiar 100 mikronéw (= 1/10 mm),
czestos¢ probkowania wynosi 10 na mm (10 mm -1). Najwyzsza prze-
strzenna czesto$¢ oddziatywaniu strumienia promieniowania X, ktéra
moze wiarygodnie zostac zobrazowana (czestos¢ Nyquista), jest jedng
polows czestoSci probkowania albo wynosi 1/(2p). W ten sposob system
z pitch o wymiarze 100 mikronéw moze zobrazowac czestosci 5 cykli na
milimetr.

Jezeli oddziatywanie strumienia promieniowania rentgenowskiego
Z receptorem zawiera informacje o czesto$ciach wyzszych niz czesto$é
Nyquista i funkcja modulacji przekazu (MTF) przed probkowaniem
nie jest zanikajgca dla tych czestosci, to dla niskiej czestosci mogg wyste-
powac w obrazie fatszywe sygnaty. To zjawisko, okreSlane jest jako alia-
sing, powoduje pojawianie si¢ licznych artefaktéw w obrazie i zmniejsza
zdolnos$¢ dobrego obrazowania szczegolow.

Rozdzielczos¢ przestrzenna

Rozdzielczos¢ przestrzenna jest zdolnoScig systemu obrazujgcego do wi-
zualizowania dwoch przylegtych struktur jako oddzielnych elementow
obrazu albo wyrdznianie si¢ wyraznych krawedzi w obrazie (ostroSc).
Straty w rozdzielczoSci przestrzennej nastepujg z powodu rozmycia
spowodowanego przez czynniki geometryczne (np. wielko$¢ ogniska,
rozpraszanie Swiatta w receptorze), efektywnej powierzchni detektora
okreslonej wielkoscig apertury, ruch pacjenta w stosunku do Zrédta pro-
mieniowania X i detektor obrazu.

Rozdzielczo$¢ przestrzenna jest okreslana metodami subiektywnymi
albo obiektywnymi. Subiektywny pomiar jest realizowany z uzyciem
wzoru paskowego, zbudowanego z kolejno zmieniajgcych sie ,,nieprze-
zroczystych” i ,,przezroczystych’” na promieniowanie X paskow o rownej
szerokosci. Z obrazu radiograficznego tego wzoru mozna okresli¢ poziom
rozdzielczosci wyrazany w jednostkach par linii na odlegtosc, zwykle
wlp/mm. Rzeczywista rozdzielczos¢ detektora jest mierzona przez
umieszczenie wzoru paskowego na powierzchni receptora, aby wyeli-
minowac efekt rozmycia geometrycznego pochodzacego od ogniska.
Rozdzielczos¢ systemu (uwzgledniajac nieostro$¢ geometryczng pocho-
dzacg od ogniska zrodta promieniowania) jest mierzona z uzyciem wzoru
paskowego, umieszczonego w odlegtosci klinicznej ponad receptorem
obrazu. Dla systeméw cyfrowych rozdzielczos¢ moze by¢ rozna w kie-
runkach prostopadtych do siebie (w rzedach i w kolumnach) i dlatego
wymaga oddzielnej oceny w dwoch wymiarach. Rozdzielczo$¢ prze-
strzenna jest limitowana czestotliwoscia, dla ktorej paski nie mogg juz
zosta¢ wizualizowane.

Pomiary obiektywne przez MTF s3 uzyskiwane przez pomiar trans-
feru amplitudy sygnatu (kontrastu) wzordw sinusoidalnych (ré6znych
czestosci) od oddziatywania promieniowania X do wyjscia systemu ob-

razowania. MTF systemu jest okreslony przez poszczegolne sktadowe
MTF wzdluz ciggu sygnatowego i moze zosta¢ zmierzony przez zobra-
zowanie obiektu testowego zawierajacego waska szczeling albo ostrg
krawedz. Dla wigkszosci systemow DR testy wskazuja, ze limit roz-
dzielczosci przestrzennej systemu wynosi przynajmniej 2,5 mm-1, na-
tomiast zdecydowanie jest pozadany wyzszy dla aplikacji specjalistycz-
nych —spegjalistycznych zwlaszcza dla mammografii (np. 5,0 mm-1).

W systemie analogowym (SF) rozdzielczos¢ przestrzenna jest de-
terminowana gltéwnie przez grubo$¢ ekranu wzmacniajgcego, z kto-
rego pod wplywem absorpcji fotonéw promieniowania X emitowane
sg kwanty swiatla w wszystkich kierunkach z punktu oddziatywania.
W przypadku grubszych ekranéw, o wigkszej odleglosci rozprzestrze-
niania sie Swiatla przed dotarciem do filmu, system obrazowania ma
gorsza rozdzielczos¢ przestrzenna (ale wigksza czulosc). Blona rtg przy
swojej bardzo duzej rozdzielczosci (wielkoSC ziarna) nie wptywa na de-
gradacje rozdzielczosci przestrzennej. W mammografii, gdzie sg uzywa-
ne bardzo cienkie ekrany wzmacniajace, rozdzielczos¢ przestrzenna jest
czesto wigksza niz 15 pl/mm.

W systemie CR najwazniejszym Zrodiem straty w rozdzielczosci
przestrzennej jest rozpraszanie Swiatla lasera podczas odczytywania
informacji z plyty obrazowej. W wyniku rozpraszania Swiatla lasero-
wego powstaje wzbudzenie obszaru plyty pamieciowej, nieco wicksze-
go niz wielkos¢ przekroju wigzki — jest to obszar potencjalnie wigkszy
niz odlegtos¢ miedzy pozycjami lasera. Skutkuje to tym, ze rzeczywisty
obraz plamki rozcigga poza nominalng wielkos¢ piksela. Przy grub-
szej warstwie luminoforu pamieciowego powstaje wigksza grubos¢
materialu rozpraszajacego, co powoduje pogorszenie rozdzielczoSci
poprzez zwigkszenie wymiaréw obrazu zrodia punktowego, ale w tych
systemach CR plyta obrazowa jest sczytywana z obu stron. Innym roz-
wigzaniem sg systemy CR z geometrig o budowie krystalicznej, ktora
pozwala na wigkszg grubo$¢ materiatu obrazujacego i przy poprawionej
wydajnosci detekeji nie powoduje strat w rozdzielczosci przestrzenne;.

Rozdzielczo$¢ przestrzenna w systemach DR jest gléwnie determi-
nowana przez dwa czynniki.

Pierwszym czynnikiem dla poSrednich cyfrowych systemow ob-
razowania jest dystrybucja fotondw promieniowania rtg, w procesie
konwersji na swiatlo w warstwie scyntylacyjnej detektora. To wywo-
luje rozmycie obrazu elementu punktowego, podobnie do opisanego
powyzej wplywu rozchodzenia si¢ fotonéw w ekranie systemu SE Aby
zmniejszy¢ efekt rozpraszania fotonu w materiale receptora obrazu,
kilku producentéw posrednich systeméw DR uzywa wbudowanych
konwerteréw, w ktorych materiat konwertera (zwykle jodek cezu) jest
utworzony do waskich, réwnolegtych struktur kolumnowych, ukierun-
kowanych tak, by droga fotonéw promieniowania X byla zorientowana
wzdluz podiuznego wymiaru tych kolumn. Zaletg tej struktury jest to,
ze wigkszo$¢ Swiatla wychodzacego z konwertera na matrycg TFT zo-
staje odbita wewngtrznie wzdtuz dtugosci kolumn. Wewnetrzny proces
odbicia w ten sposob ogranicza droge fotonow Swiatla do obszaru bli-
sko faktycznego miejsca absorpcji promieniowania rentgenowskiego.
To rozwiazanie pozwala na polepszenie wydajnosci absorpcji przy grub-
szym absorberze (dluzsze kolumny) bez utraty rozdzielczosci. W bez-
posrednich systemach konwersji DR nie pojawia si¢ to zjawisko, ponie-
waz rozproszenie elektronéw w materiale fotoprzewodnikéw matrycy
TFT jest minimalne.

Drugim czynnikiem wplywajacym na rozdzielczo$¢ przestrzenng
w DR jest wielko$¢ samego elementu detekcyjnego. Promieniowanie X
zaabsorbowane w pojedynczym elemencie ujawniania si¢ jako pojedyn-
czy sygnal ilosciowy (suma fadunkéw w elemencie detekcyjnym), po-
niewaz nie ma mozliwosci, aby odr6znic rézne miejsca absorpcji w tym
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elemencie. Dlatego struktury w pacjencie o rozmiarach mniejszych niz
wielkos¢ elementu detekcyjnego sg na obrazie rozmazane, a ich kon-
trast jest zmniejszony (jest to znane jako czesciowy efekt objetosciowy).
Takie struktury mogg w ten sposob by¢ niewykrywalne, chyba ze bedg
znatury obiektami o wysokim kontraScie (np. mikrozwapnienie mniej-
sze niz element detekcyjny moze zosta rozpoznane jako zwapnienie,
poniewaz jego wiasnosci thumienia sg inne niz dla innej tkanki).

Szum

W radiografii szum moze zostac zdefiniowany jako fluktuacje w obra-
zie, nieodpowiadajgce r6znicom w pochtanianiu promieniowania X
przez obrazowane obiekty. Szum obrazu jest okreslany w warunkach
na$wietlenia receptora jednolitym strumieniem wigzki promieniowa-
niarentgenowskiego i wyrazany kwadratem odchylenia standardowego
sygnalow zmierzonych w wybranych obszarach obrazu. Miara szumu,
najbardziej niosgca informacje o wartosci tego parametru, moze zostaé
okreSlona przez szacowanie spektrum mocy szumu (NPS), ktory cha-
rakteryzuje zaleznos¢ czestosci przestrzennej i szumu. Znajomos¢ od-
powiedzi czestotliwoSciowej szumu w systemie obrazujacym jest wazna
ze wzgledu na r6zne pochodzenie sygnatu szumu w roéznych systemach
obrazowania, np. jest kilka zrodel szumu w systemach DR, takie jak
aliasing, i szum elektroniczny, ktdre nie s obecne w systemach SE

Szum w obrazie jest zdominowany przez szum kwantowy promie-
niowania X. Jednak wszystkie receptory obrazu zawierajg rowniez wew-
netrzne zrodia szumu. Randomizowany szum (sygnat szumu, ktory
nie jest skorelowany z poszczegolnymi miejscami na receptorze) zwy-
Kle nie moze zosta¢ poprawiony i staje sie sktadows do przypadkowego
szumu kwantowego promieniowania X. Przyktadem Zrodta sktadowej
przypadkowego szumu jest szum pochodzacy od ziarnistosci blony rtg
i elektroniczny szum w systemach CR i DR. Wewnetrzny szum detek-
tora, ktory ma ustalong korelacje, w zaleznosci od miejsca na receptorze
jest okreslony jako fixed-pattern noise 1 jest spowodowany przestrzenng
roznicg w grubosci ekranu wzmacniajacego w systemach w SE wydaj-
nos¢ detekgji Swiatla zalezng od pozycji w czytnikach plyt CR i réznice
w wzmocnieniach przedwzmacniacza w systemach DR.

Jedng z zalet obrazowania cyfrowego jest mozliwos¢ cyfrowego eli-
minowania wewnetrznego szumu detektora obrazu w post-processingu
(uzyskiwanie obrazu o wartosciach diagnostycznych). Zwykle jest to
realizowane przez otrzymywanie zbioru identycznych obrazéw o no-
minalnych parametrach z uzyciem jednorodnych pdl rentgenowskich.
UsSredniane pokrycia obrazu powoduje, ze w pojedynczym obrazie
wielkos¢ szumu promieniowania X jest mala w porownaniu z wielko-
Scig ustalonego wzorcowego szumu. Ten obraz jest zapisywany i jest
uzywany jako matryca, stanowigca szablon do usuwania ustalonego na
jej podstawie wzorcowego szumu od wszystkich nastgpnych obrazow
W procesie nazywanym wygladzeniem odpowiedzi.

Artefakty detektora s powszechne w systemach cyfrowych i sg wy-
nikiem réznicy czutosci w roznych obszarach receptora, powodujac wi-
zualizacje struktur, ktore nie s zwigzane z obrazowaniem tkanek. Zie
(niesprawne) elementy detekcyjne, zwykle uszeregowane w kolumnach
i rzgdach, moga powstawac podczas procesu wytworczego. Miejsca
takiego punktu i wady linii zwykle s identyfikowane i zapisywane,
a przylegle wartosci odpowiedzi ,,sgsiadow” sg usredniane i uzywane
jako wartosci brakujacych danych. Liczba i bliskos¢ wadliwych ele-
mentéw detektora, ktére sg dopuszczalne bez wptywu na jako$¢ obraz,
sg specyfikowane przez producentow systemow.

Digitalizacja analogowego napigcia na wyjsciu detektora, by utwo-
rzy¢ dyskretne wartosci piksela, wprowadza szum zwany szumem
kwantowym. Cyfrowe systemy obrazujace uzywaja konwertera analo-
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gowo-cyfrowego (ADC) do probkowania i kwantowania danych ob-
razowych. Maksymalna liczba wartoSci skali szarosci, ktore moga by¢
kodowane, jest rtowna 2N bitéw. Na przyktad, 8-bitowy konwerter AD
koduje 28 albo 256 dyskretnych wartosci cyfrowych dla calego zasiegu
amplitudy (te wartoSci czesto sg nazywane ADU). Niewystarczajaca
liczba pozioméw kwantowania wprowadza sygnal kodujacy biedy,
ktére powiekszajg szum kwantowy. Cyfrowe detektory dla projekcji
radiograficznej typowo uzywajg od 10 bitéw do 14 bitéw (1,024 do
16,384 jednostek ADU) w akwizycji obrazu, aby utrzymac matg war-
to§¢ szumu kwantowego. Niektore systemy uzywaja nieliniowego
(np. logarytmicznego) wzmocnienia przed digitalizacja, ktéra moze
dalej zmniejszy¢ btad kwantowy, szczegolnie przy niskim zakresie od-
powiedzi sygnalu generowanego przez detektor.

Degradacje obrazu w radiografii determinuje réwniez rozpra-
szanie promieniowania, ktore stanowi jeszcze jedno zrédio szumu.
Rozproszenie zmniejsza dostepny dynamiczny zasi¢g nat¢zenia wigz-
ki promieniowania X po stronie wyjscia pacjenta. Najwazniejszym
skutkiem rozpraszania jest redukcja kontrastu obrazu, co tez zmniej-
sza wartoS¢ SNR, poniewaz nie zawiera zadnego sygnatu, ale zawiera
szum kwantowy Poissona. W systemach skanujacych (skanowanie
polem szczelinowym) detektory DR majg zdolno$¢ ,wycinania” z re-
jestracji promieniowania rozproszonego i dlatego nie wymagaja uzy-
cia kratki przeciwrozproszeniowe;.

Dla detektoréw pracujacych w systemach CR, DR i w radiografii
SF w obrazowaniu klinicznym, gdy dominuje zjawisko rozproszenia,
powinna by¢ uzywana kratka przeciwrozproszeniowa (zwykle dla
grubosci pacjenta powyzej 10 cm lub w systemach mammograficz-
nych, gdzie promieniowanie rozproszone moze ,,przykry¢” obraz
matych struktur). Uzycie kratki jest szczegolnie wazne w systemach
CR z powodu wzrostu czutosci na promieniowanie rozproszone halo-
genku baru (krawedZ K w przyblizeniu wynosi 35 keV), w stosunku
do ekranow systemy SF i zawartego w nich tlenek siarczku gadolinu
(krawedz K w przyblizeniu wynosi 50 keV).

Przy stosowaniu kratki przeciwrozproszeniowej z cyfrowymi de-
tektorami wzrost ekspozycji (mAs) jest konieczny tylko z powodu
niekompletnej transmisji promieniowania pierwotnego przez krat-
ke i aby skompensowac¢ spadek proporcji SNR. To stanowi réznice
w stosunku do radiografii SE gdzie kompensacja dotyczy usunigcia
pierwotnego i rozproszonego promieniowania, zeby osiggnac po-
prawny zasieg gestosci optycznej blony rtg. Z tego powodu ustawienie
ekspozycji powinno uwzgledniaé wspdiczynnik kratki (zdefiniowany
jako wymagany wzrost w ekspozycji do otrzymania tej samej gestoSci
optycznej na blonie rtg jak dla warunkow bez kratki).

Rozdzielczosc kontrastu

Rozdzielczos¢ kontrastu odnosi si¢ do wartoSci réznicy sygnatu na
obrazie miedzy strukturg badang i jej otoczeniem. Jest to wyrazane
roznicg gestosci optycznej miedzy dwoma przyleglymi obszarami na
obrazie systemu SF albo jako wzgledna réznica jasno$ci miedzy odpo-
wiednimi obszarami w cyfrowym obrazie pokazanym na monitorze.
Zaréwno dla systemu SE jak i systemu cyfrowego obrazowania, radio-
graficzny kontrast jest determinowany kontrastem obiektu i wrazliwo-
Scig receptora. Jednakze w cyfrowym obrazowaniu kontrast w obrazie
moze by¢ zmieniany przez ustawienie parametrow wizualizacji, nieza-
leznych od warunkow akwizycji.

Kontrast obiektu jest wzgledng réznicg w rentgenowskiej ekspozy-
¢ji po stronie wyjscia pacjenta i jest wynikiem r6znic w pochlanianiu
promieniowania X w poddanych badaniu tkankach. Pochtanianie jest
silnie zalezne od spektrum energii promieniowania rtg i jest determino-
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wane przez materiat anody, warto$¢ KV i catkowitg filtracje wigzki pro-
mieniowania jonizujgcego. Kontrast obiektu jest réwniez zmniejszany
Pprzez obecno$¢ promieniowania rozproszonego.

Czutos¢ detektora obrazu jest zdefiniowana jako wartos¢ sygnatu,
ktora zmienia si¢ na wyjsciu (gestos¢ optyczna dla SF albo wartosci
ADU dla CR i DR) przy zmianie ekspozycji o jednostke. W przypad-
ku detektora cyfrowego jego czulo$¢ w pewnym zakresie moze zostaé
ustawiona elektroniczne poprzez dobor wzmocnienia, biorgc pod
uwage zakres ekspozycji, ktore rownoczesnie muszg by¢ mierzone i za-
leznos¢ energetyczng odpowiedzi detektora. Z wiasciwie ustawionym
systemem akwizycji obrazu, zakres dynamiczny powinien by¢ dobrany
tak, aby mozliwy byt pomiar catego zasiegu intensywnoSci promienio-
wania, od tego, ktére bez oddzialywania przeszto przez pacjenta do tego,
ktore przeszto przez najgestsza, najgrubszg czes¢ jego ciala. Sygnat zapi-
sany w formie cyfrowej do pamieci jest wprost proporcjonalny do ilosci
promieniowania przechodzgcego przez pacjenta. Z tego powodu zapi-
sany do przetwarzania obraz odzwierciedla wiasciwy kontrast obiektu
bardzo wiernie, pod warunkiem ze receptor obrazu dziala w linearnym
(albo log-linearnym) uktadzie krzywej odpowiedzi.

Ostateczny obraz do interpretacji klinicznej dla systemow CR 1 DR
powstaje w wyniku przetwarzania obrazu, ktore okresla warto$¢ wy-
swietlanego kontrastu przez ustalenie relacji miedzy ,,surowymi” war-
toSciami piksela a poziomami skali szarosci.

Ilosciowa wydajnosc detekcji
Tlosciowa wydajnos¢ detekeji (DQE) jest przydatnym parametrem
opisujgcym receptor obrazu, poniewaz bierze pod uwage wydajnos¢
wykrywania promieniowania, rozdzielczos¢ przestrzenng i szum. DQE
opisuje wzgledng wydajno$¢ utrzymywania poziomu SNR (stosun-
kiem wielkosci sygnatu obrazu do szumu), mozliwego do uzyskania w
procesie obrazowania i jest zdefiniowany jako SNR2out/SNR2in, gdzie
SNR2in jest SNR oddziatywania ekspozycji na receptorze i numerycz-
nie rowny do wejsciowego strumienia. W ten sposob DQE moze zostac
wyrazony wydajnoscig przenoszenia SNR przez system, ktorego sku-
tecznosC przektada sie na jako$¢ detekeji i akwizycji obrazu.

DQE ogolnie jest wyrazany w funkcji czestosci przestrzennej
— DQE(f). Doskonaty system obrazowania rejestruje jednostki DQE(f)
dla wszystkich czestosci przestrzennych. Rzeczywiste systemy gubig
wydajnos¢ dla wyzszych czestoSci przestrzennych, z powodu zmniej-
szania rozdzielczoSci przestrzennej i wzrostu wplywu Zrodet szumu
na sygnaly uzyteczne w tworzeniu obrazu. DQE(f) jest wyrazany przez
iloSciowy pomiar funkgcji przenoszenia modulacji, MTF(f), co pozwala
na okreSlenie rozdzielczo$ci przestrzennej i widma NPS(f) (noise-po-
wer spektrum), jako funkcji czestoSci przestrzennej, uzywajac doktadnie
okreslonej ekspozycji na wejscie detektora. Ekspozycja wymagana do
osiggniecia okreslonej wartoSci SNR w obrazie jest odwrotnie propor-
cjonalna do DQE systemu obrazowania. Dlatego, systemy z wyzszym
DQE wymagajg mniejszej ekspozycji do uzyskania okreslonej jakosci
obrazu (SNR) w stosunku do systemow z nizszym DQE.

Klasa szybkosci i kRlasa ekspozycji

Dla systeméw SF wprowadzono standaryzowang klase szybkosci,
ktora wigzala si¢ z wartoscig ekspozycji, wymagang, aby otrzymac
wlasciwie parametry radiogramu. Typowo uzywane klinicznie sg kla-
sy szybkosci 100, 200 i 400 (albo wyzsze). W mammografii uzywane
sq systemy klasy 200. Wiele cyfrowych systeméw diagnostyce obra-
zowej jest zaprojektowanych ze wzgledu na klase czutosci (szybkosci)
w stosunku do ekspozycji i stosowang nomenklature na podobnych
zasadach jak w systemach SE Jednak ani ,,klasa szybkosci” ani ,,klasa

ekspozycji” nie stanowig ekwiwalentu ,,szybkosci” od czutosci ener-
getycznej systemow CR i DR.

Wzrost dawki w systemach CR/DR

Okazalo sie, ze wprowadzenie cyfrowych receptoréw obrazu
zamiast konwencjonalnych systeméw SF spowodowalo wzrost
dawki dla pacjenta, wynikajacy ze stopniowego wzrostu wartosci
ekspozycji. Dzieje si¢ tak dlatego, ze w systemach cyfrowych wzrost
dawki promieniowania zmniejsza szum w obrazach i poprawia jego
jakosé, a pojemnos¢ informacyjna tych systemow pozwala na tego
typu dzialanie (w systemach SF jest to niemozliwe przy ograniczonej
pojemnosci informacyjnej detektora obrazu). Dlatego tak wazne
jest, zwlaszcza w badaniach przesiewowych, aby wykwalifikowany
personel (fizyk medyczny, inzynier medyczny) monitorowat stale
w danej pracowni poziomy dawek.

Poszukiwanie zmian patologicznych w obrazach mammograficz-
nych jest z punktu widzenia rozpoznawania obrazu problemem trud-
nym ze wzgledu na r6znorodno$¢ charakteru zmian patologicznych,
silnie zr6znicowang jako$¢ obrazow, a przede wszystkim wzgledny
charakter samej oceny diagnostycznej (jest to ocena porownawcza, bra-
kuje bezwzglednych kryteriow). Istnienie w tym rodzaju diagnostyki
réznych systemow obrazowania, z ktorych kazdy charakteryzuje si¢ in-
ng wartoscig parametréw jakosciowych 1 ilosciowych stwarza problem
oceny i egzekwowania od producentéw wiasciwej efektywnosci tych
systemoOw. Jest to jeszcze trudniejsze przy braku umocowania prawnego
dla testow kontroli jakoSci oraz dla wymagan technicznych, zwlaszcza
dla systeméw cyfrowych akwizycji obrazu. Wydaje sie, ze jedyng droga
do wprowadzenia skutecznej kontroli systemow obrazowania i elimi-
nowania wzrostu wartosci stosowanych ekspozycji jest uprawomoc-
nienie metod pomiarowych, standardu technik radiograficznych dla
wykonanych badafn mammograficznych oraz opracowanie jednolitego
systemu nadzoru. m

Literatura

1. AAPM REPORT NO. 93, Acceptance testing and quality control of photo-
stimulable storage phosphor imaging systems.

2. AAPM REPORT NO. 96, The measurement, reporting and management
of radiation dose in CT.

3. AAPM REPORT NO. 116, An exposure indicator for digital radiography.

4. B. Pruszynski: Diadnostyka obrazowa. Podstawy teoretyczne 1 metodyka
badan, PZW L, Warszawa 2001.

S. R. Kowski, M. Kubasiewicz: Mammografia — podrecznik zachowania
standardow jakosci, Wydawnictwo Lekarskie ACR, Warszawa 2001.

6. G. Panagitakis: Mammographic detectors, http://www.hep.upatras.gr/
class/download/bio_sim_eik/mammographic_detectors.pdf

7. Practice guidelines for digital radiography, ACR Practice guideline, 2007
(Res. 42).

drinz. Dominika Oborska-Kumaszyriska

Zaktad Rentgenodiagnostyki 1 Ultrasonografi,
Dolnoslgskie Centrum Onkologii we Wroclawiu

Zaktad Radiologii Ogolnej, Zabiegowej i Neuroradiologt,
Akademicki Szpital Kliniczny we Wroclawiu

mgr Sylwia Wisniewska-Kubka
Instytut Inzynierii Biomedycznej 1 Pomiarowey, Politechnika Wroclazwska

Acta Bio-Optica et Informatica Medica 1/2010, vol. 16



