
Streszczenie

Mammografia jest najbardziej czułym i  specyficznym 
badaniem w  diagnozowaniu raka sutka. Zastosowanie 
techniki cyfrowej CR (Computed Radiography) i  DR 
(Digital Radiography) ma na celu poprawę jakości ob-
razów, a co za tym idzie poprawę wykrywalności zmian 
przy jednoczesnym skróceniu czasu badania i obniżeniu 
dawki promieniowania. Niniejsza praca przedstawia po-
równanie stosowanych obecnie w mammografii wybra-
nych systemów cyfrowych pod względem jakości obra-
zowania, jak również stosowanych dawek. 

Słowa kluczowe: mammografia cyfrowa, CR, DR

Abstract

Mammography is a most sensitive and specific examina-
tion used in the breast cancer diagnosis. Digital radio-
graphic systems CR (Computed Radiography) and DR 
(Digital Radiography) offer the high quality imaging 
with shorter exposure times, thus lowering the radiation 
dose.  In this paper, the comparison of frequently used 
mammographic digital systems in terms of the imaging 
quality and doses applied, is presented.
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Wprowadzenie

Rak sutka jest na pierwszym miejscu wśród zachorowań 
na nowotwory złośliwe u kobiet. W 2009 roku według da-
nych Krajowego Rejestru Nowotworów nowotwór piersi 
stanowił 22,8% wszystkich zachorowań na nowotwory 
złośliwe kobiet. Od połowy lat 70 do 2007 roku rak piersi 
był również najczęstszą nowotworową przyczyną zgonów 
w populacji kobiet. Gwałtowny wzrost zachorowań i zgo-
nów na raka płuc doprowadził do tego, że od 2007 roku rak 
piersi jest drugą przyczyną zgonów na nowotwory złośli-
we kobiet (12,8% w 2009 roku) [1]. Według prognoz na lata 

2010-2025 nastąpi dalszy wzrost zachorowań na nowotwo-
ry piersi we wszystkich grupach wiekowych. Największy 
przyrost zachorowań prognozowany jest w grupie kobiet 
między 50 a 69 rokiem życia [2]. 

Najbardziej czułą i specyficzną metodą diagnozowania 
raka piersi jest mammografia [3]. Obrazowanie mammo-
graficzne jest wyspecjalizowaną techniką przewidzianą 
do obrazowania tkanek miękkich. Różnice pochłaniania 
promieniowania rentgenowskiego przez zdrowe i  chore 
tkanki sutka, pozwalające na odróżnienie ich od mikro
zwapnień czy guzów, są niewielkie i wymagają urządzeń 
dedykowanych wyłącznie tej metodzie badań.

Mammografia analogowa

W analogowej mammografii detektorem obrazu jest trzy-
elementowy układ złożony z błony RTG, ekranu wzmac-
niającego i  kasety. Każdy z  tych trzech elementów musi 
być odpowiedniej jakości, a  ponadto muszą być one do-
pasowane do siebie, aby uzyskać najlepszy obraz o pełnej 
wartości diagnostycznej [4].

Promieniowanie rentgenowskie generowane przez lam-
pę przenika przez sutek, w tkankach którego jest częścio-
wo pochłaniane i  rozpraszane. Następnie pada na kasetę 
umieszczoną pod sutkiem, w  której znajdują się ekran 
wzmacniający i  błona. Pobudzone do świecenia przez 
kwanty promieniowania rentgenowskiego ekrany wzmac-
niające powodują powstanie utajonego obrazu na błonie 
rentgenowskiej. W  celu uwidocznienia ukrytego obrazu 
błonę poddaje się obróbce fotochemicznej. Proces fotoche-
miczny składa się z  wywoływania, płukania i  suszenia 
kliszy. W  mammografii obecnie stosowane są automa-
tyczne i półautomatyczne procesory filmów, aby zapewnić 
jak najlepszą jakość obrazów mammograficznych. Dzięki 
tym procesom na błonie rentgenowskiej uwidocznione są 
obszary o mniejszym lub większym stopniu zaczernienia 
w  zależności od budowy tkanek, przez które przenikało 
promieniowanie RTG. Czarne miejsca na kliszach odpo-
wiadają tkankom, w których nie dochodzi lub w niewiel-
kim stopniu dochodzi do pochłaniania promieniowania 
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rentgenowskiego, a  miejsca jasne odpowiadają tkankom, 
które bardziej pochłaniają promieniowanie. W  przypad-
ku mammografii różnice w pochłanianiu promieniowania 
rentgenowskiego przez tkanki sutka są niewielkie.

Systemy mammografii cyfrowej 

Istnieje wiele technologii cyfrowego uzyskiwania obrazu 
radiologicznego, ale wciąż trwają badania nad nowymi 
metodami uzyskania obrazu cyfrowego o najlepszej jako-
ści przy zastosowaniu najniższych dawek. 

Mammografia pośrednia – systemy wykorzystujące 
płytę pamięciową
Najstarszą, ale nadal intensywnie wykorzystywaną tech-
nologią jest radiologia pośrednia oparta na wykorzystaniu 
płyt pamięciowych, określana często skrótem CR (Compu-
ted Radiography). Pierwszy raz w  praktyce klinicznej wy-
korzystano taki system w 1983 roku i do dnia dzisiejszego 
jest on instalowany w wielu pracowniach [5, 6, 7]. Technika 
płyt pamięciowych określana jest również mianem mam-
mografii pośredniej, ponieważ obraz cyfrowy nie powstaje 
natychmiast, lecz wymaga dodatkowo umieszczenia płyty 
w czytniku, analogicznie jak w tradycyjnej mammografii 
kaset z filmem w wywoływarce.

Ogólna zasada powstawania obrazu w mammografii po-
średniej nie zmieniła się od lat 80., kiedy to po raz pierwszy 
system ten zastosowano w praktyce klinicznej. Technologia 
CR opiera się na wykorzystaniu specjalnej płyty obrazowej 
stosowanej w miejscu kasety z filmem. Płyta pokryta jest 
warstwą luminoforu, zwykle jest to mieszanina fluorohalo-
genków baru aktywowanych europem (BaFI:Eu2+, BaFCl:Eu2+, 
and BaFBr:Eu2+) [5, 6, 8, 9, 10]. Po ekspozycji na promieniowa-
nie rentgenowskie związki te pochłaniają energię fotonów 
promieniowania, elektrony przechodzą z  pasma walencyj-
nego do pasma przewodnictwa. Wzbudzone elektrony za-
trzymywane są na stabilnych poziomach energetycznych [8]. 
W  mammografii pośredniej obraz utajony to dwuwymia-
rowy rozkład gęstości elektronów pułapkowanych w  sieci 
krystalicznej, w  warstwie luminoforu. Następnym etapem 
jest odczytanie utajonego obrazu. Płyta pamięciowa prze-
noszona jest do oddzielnego urządzenia – czytnika płyt. 
Wewnątrz czytnika płyta jest skanowana wiązką laserową 
barwy czerwonej. Stymulacja dodatkową porcją energii 
powoduje uwolnienie pułapkowanych elektronów, które 
wracając do podstawowego stanu energetycznego, emitują 
niebieskie światło. Zjawisko to określamy mianem fosfore-
scencji stymulowanej, stąd też płytę potocznie nazywamy 
płytą fosforową [5, 11]. Następnie powstałe w wyniku fosfo-
rescencji światło przekazywane jest światłowodem do foto-
powielacza, gdzie konwertowane jest na sygnał elektryczny. 
Sygnał jest wzmacniany logarytmicznie, filtrowany w celu 
minimalizacji szumu, a  następnie w  przetworniku analo-
gowo-cyfrowym ADC (Analog-Digital Converter) zamienia-
ny z analogowego na cyfrowy (rys. 1). Po odczycie płyta jest 
oświetlana światłem białym o dużej energii w celu wykaso-
wania resztkowego obrazu. Intensywne białe światło wy-
musza przejście do poziomu podstawowego wzbudzonych 
elektronów, które pozostały po procesie odczytu [5, 11, 12]. 

Rys. 1. Schemat odczytu płyty fosforowej w mammografii pośredniej [5] 

Systemy mammografii pośredniej, pomimo że jest to naj-
starsza technika cyfrowa, nadal są udoskonalane i rozwija-
ne. Jednym z zaawansowanych rozwiązań jest zastosowa-
nie dwustronnego odczytu płyt [5, 9]. W celu zapewnienia 
dwustronnego odczytu podstawa płyty jest z  materiału 
przezroczystego, zastosowane są dwa światłowody i dwa 
fotopowielacze, z których sygnały są jednocześnie przeka-
zywane do komputera (rys. 2). Zastosowanie płyt z dwu-
stronnym odczytem pozwoliło zredukować dawkę pro-
mieniowania oraz skróciło czas odczytu płyty.

Rys. 2. Schemat dwustronnego odczytu płyty fosforowej [5]

Mammografia bezpośrednia – detektory panelowe
Systemy cyfrowe określane jako mammografia cyfrowa 
bezpośrednia to takie, w  których detektory wbudowane 
są w  stolik mammografu oraz bezpośrednio połączone 
z komputerem. Pierwsze systemy tego typu wykorzysty-
wały scyntylator oraz technologię CCD (Charge Coupled De-
vice). W drugiej połowie lat 90. pojawiły się nowe detektory 
panelowe (Flat-panel detectors) wykorzystujące tranzystory 
cienkowarstwowe TFT (Thin Film Transistor), które wypar-
ły technologię CCD. Obecnie najpowszechniej wykorzy-
stywane w pełni cyfrowe detektory promieniowania rent-

Acta Bio-Optica et Informatica Medica 4/2012, vol. 18 261

inżynieria biom
edyczna / biom

edical engineering



genowskiego to detektory wykorzystujące związki krzemu 
lub selenu (Amorphous Silicon-Cesium Iodide Flat-Panel De-
tector, Selenium-Based Flat–Panel Detector) [12, 13, 14, 15]. 
W obu przypadkach detektor ma budowę warstwową, naj-
wyżej znajduje się warstwa wrażliwa na promieniowanie 
rentgenowskie, najniżej na szklanej podstawie warstwa, 
w której następuje odczyt elektroniczny zarejestrowanego 
sygnału. W obu typach detektorów zastosowano aktywną 
matrycę (active matrix), w której odczyt każdego punktu na 
obrazie, czyli piksela jest sterowany przez osobny cienko-
warstwowy tranzystor TFT [12, 15].

Najnowsze systemy cyfrowe opierają się na zastosowa-
niu paskowego detektora krzemowego oraz metody zlicza-
nia pojedynczych fotonów w elektronice odczytu sygnału 
[16, 17].

Systemy oparte na amorficznym 
krzemie – pośrednia konwersja sygnału

W przypadku detektorów panelowych istnieją dwa spo-
soby uzyskania sygnału cyfrowego: poprzez pośrednią 
konwersję – tak jest w detektorach na bazie amorficznego 
krzemu oraz bezpośrednią konwersję w systemach opar-
tych na amorficznym selenie. W  pierwszym przypadku 
warstwa scyntylatora przechwytuje promieniowanie ren-
tgenowskie i przekształca je w światło. Powstałe w zjawi-
sku fluorescencji fotony docierają do matrycy zawierającej 
fotodiody z amorficznego krzemu, które przekształcają je 
na  ładunek elektryczny [12, 13, 6, 14].

Nowoczesne detektory z amorficznego krzemu wyko-
rzystują jako scyntylator warstwę gęsto upakowanych 
kryształów nieorganicznych CSi(Tl), które wykazują dużą 
absorpcję padającego promieniowania w  zakresie spek-
trum odpowiadającemu zastosowaniu w  obrazowaniu 
radiologicznym. Warstwa kryształów jest wyhodowana 
bezpośrednio na warstwie fotodiod a-Si. Kryształy CSi(Tl)
mają kształt przypominający igły o średnicy około 5 mm; 
struktura ta powoduje, że powstałe w wyniku fluorescen-
cji światło w  większości pozostaje wewnątrz kryształu, 
podobnie jak to się dzieje w światłowodach. Taka prawie 
światłowodowa mikrostruktura ogranicza rozpraszanie 
światła, redukuje szum, dzięki czemu można uzyskać ob-
raz o doskonałej rozdzielczości przestrzennej (rys. 3). Gęste 
upakowanie, około 80-90%, zwiększa wydajność absorpcji 
promieniowania rentgenowskiego. Powstałe w  warstwie 

CSi(Tl) światło ma ponadto barwę zieloną, która jest z za-
kresu optycznego silnie pochłanianego przez fotodiody 
z  amorficznego krzemu. Poprawia to wydajność procesu 
konwertowania światła na ładunek elektryczny [12, 13, 6].

Systemy oparte na amorficznym selenie 
– bezpośrednia konwersja sygnału

W przypadku detektorów wykorzystujących technologię 
fotoprzewodników na bazie amorficznego selenu promie-
niowanie rentgenowskie pada na fotoprzewodnik z amor-
ficznego selenu i tam zaabsorbowane fotony promieniowa-
nia zostają przekształcone od razu w sygnał elektryczny. 
Zastosowanie to pozwoliło wykluczyć problemy z rozpra-
szaniem światła w poprzednich detektorach. Amorficzny 
selen jest fotoprzewodnikiem, czyli półprzewodnikiem 
zmieniającym swą przewodność elektryczną zależnie od 
liczby i  energii pochłanianych fotonów promieniowania. 
Foton promieniowania rentgenowskiego zostaje zaabsor-
bowany w  warstwie amorficznego selenu i  generuje po-
wstanie ładunku elektrycznego, który następnie groma-
dzony jest w  kondensatorach i  przekształcany w  sygnał 
cyfrowy. W  przypadku półprzewodników powstaje para 
naładowanych cząstek: elektron oraz dziura, czyli nadmia-
rowy lokalny dodatni ładunek. Wszerz warstwy fotoprze-
wodnika jest przyłożone dodatnio spolaryzowane napięcie 
wartości 5 kV. Powoduje to separację powstałych ładunków 
i  ich przemieszczenie do odpowiednich elektrod (rys.  4). 
Swobodne elektrony są przyciągane przez górną metalo-
wą elektrodę, dziury natomiast podążają do elektrod po-
łączonych z  kondensatorami gromadzącymi ich ładunek. 
Na każdy piksel przypada jedna taka elektroda połączona 
z  jednym kondensatorem. Wysokie przyłożone napięcie 
powoduje, że ruch ładunków odbywa się w kierunku elek-
trod, a odchylenie na boki jest bardzo małe, a zatem rów-
nież straty na rozdzielczości przestrzennej obrazu są nie-

Rys. 3. Kryształy CSi(Tl) oraz schemat rozpraszania światła we-
wnątrz pojedynczego kryształu [8,10]

 

Rys. 4. Schemat przekroju detektora płasko panelowego z a-Se [12]
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wielkie. Po każdym zdjęciu detektor musi być odświeżony. 
Odbywa się to przez oświetlenie detektora światłem, które 
uwalnia elektrony pułapkowane na granicy amorficznego 
selenu i warstwy dielektryka izolującej go od metalicznej 
elektrody. Zabiera to kilkadziesiąt sekund zanim detektor 
gotów jest do akwizycji kolejnego obrazu [12, 13].

Stabilizowany amorficzny selen jest obecnie prefero-
wanym fotoprzewodnikiem wykorzystywanym w me-
dycznych detektorach promieniowania rentgenowskiego, 
głównie z powodu łatwości osadzenia go w postaci jedno-
rodnej cienkiej warstwy na dużej powierzchni. Proces sta-
bilizacji, polegający na stopieniu czystego selenu z arsenem 
(0,2-0,5%), zapobiega przejściu selenu z postaci amorficznej 
w krystaliczną. Cały czas są prowadzone badania nad wy-
korzystaniem innych materiałów, gdyż współczynnik ab-
sorpcji promieniowania przez amorficzny selen jest niższy 
niż w przypadku  CSi(Tl)  w detektorach na bazie amorficz-
nego krzemu. W  dodatku średnia energia tworzenia par 
elektron-dziura jest bardzo wysoka dla a-Se, co obniża czu-
łość detektora. Jednak nowe fotoprzewodniki, oprócz wy-
sokiego współczynnika absorpcji oraz niskiej energii two-
rzenia par elektron-dziura, powinny spełniać następujące 
warunki: niski prąd ciemny niezależny od padającego świa-
tła, a zależny od temperatury, wysoka oporność, zdolność 
do gromadzenia ładunku bez jego przenikania do sąsied-
nich komórek. Ponadto ważne jest, aby proces wytworzenia 
jednorodnej warstwy fotoprzewodnika przebiegał w moż-
liwie najniższej temperaturze, a  materiał półprzewodnika 
był chemicznie i  termicznie kompatybilny ze zbudowaną 
z krzemu warstwą odczytującą sygnał [12, 18].

Paskowy detektor krzemowy

Zastosowanie detektora paskowego spowodowało zmia-
ny w konstrukcji całego aparatu mammograficznego. Aby 
uzyskać obraz całego sutka, detektor musi przemieszczać 
się w  czasie ekspozycji, a  wraz z  nim przemieszcza się 
ukształtowana w  wachlarz wiązka promieniowania oraz 
kolimatory. W przypadku systemu skanującego, wykorzy-
stującego detektor paskowy, zastosowano dwa kolimatory: 
pierwszy kształtuje wiązkę wnikającą w pierś, drugi wy-
chodzącą z sutka, a docierającą do detektora. Rozwiązanie 

takie zdecydowanie zmniejsza wpływ promieniowania 
rozproszonego na jakość obrazu (rys. 5).

Detektor paskowy zbudowany jest z  matrycy diod 
w  kształcie pasków. Do każdego paska przyłączony jest 
kanał elektroniki odczytu, zatem, znając numer kanału, 
można określić punkt rejestracji fotonu. Odległość między-
paskowa p (ang. pitch) jest podstawowym parametrem geo-
metrycznym opisującym detektor. W mammografii stosuje 
się paskowy detektor krzemowy w  konfiguracji krawę-
dziowej. Zamiast świecić na powierzchnię detektora, pro-
mieniowanie pada na jego krawędź wzdłuż pasków. Foton 
promieniowania rentgenowskiego oddziałuje z  materia-
łem detektora, wywołując powstanie par elektron-dziura. 
Pod wpływem przyłożonego pola elektrycznego ładunki 
swobodne są przenoszone w kierunku elektrod zbierają-
cych: dziury w kierunku pasków połączonych z  elektro-
niką odczytu, a elektrony w kierunku przeciwnym. Taka 
konfiguracja pozwala osiągnąć duże grubości l objętości 
czynnej, nie tracąc jednocześnie przestrzennej zdolności 
rozdzielczej (rys. 6) [15, 17].

Rys. 6. Schemat krzemowego detektora paskowego w  konfiguracji 
krawędziowej [15, 17]

Metoda zliczania fotonów (photon counting) zastosowana 
w detektorach tego typu to najprostszy przykład obrazowa-
nia kwantowego. Foton, padając na krawędź detektora, wni-
ka do jego wnętrza i w objętości czynnej generuje ładunek 
elektryczny. Ładunek jest zbierany przez najbliższą elektrodę. 
Jeżeli energia powstałego ładunku jest wyższa od granicznej, 
detektor zlicza powstały sygnał, każdy następny jest doda-
wany i w ten sposób otrzymujemy wartość promieniowania 
docierającego do pojedynczego piksela. Zastosowanie progu 
pozwala w prosty sposób wyeliminować szumy [15].

Jakość obrazowania 
w mammografii cyfrowej

W poprzednim rozdziale omówiono najczęściej obecnie 
stosowane technologie mammografii cyfrowej. Metody 
uzyskiwania obrazu różnią się od siebie, ale wszystkie 
mają na celu uzyskanie obrazu o  jak najlepszej jakości 
przy możliwie najniższej dawce. Aby porównać powyższe 
systemy, należy wprowadzić parametry służące do oceny 
uzyskiwanych obrazów. 

Pierwszym parametrem jest rozmiar obrazu, czyli wiel-
kość obszaru obrazowania podczas ekspozycji. Wszystkie 
omówione metody pozwalają uzyskiwać pełnowymiaro-
we obrazy mammograficzne FFDM (Full Field Digital Mam-
mography). Rozmiary detektorów różnią się nieznacznie 

Rys. 5. Schemat systemu skanującego wykorzystującego krzemowy 
detektor paskowy [16]
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w zależności od typu i producenta, na przykład w technice 
DR (Digital Radiography) może to być 19,2 x 23 cm, 24 x 30,7 
cm lub 25 x 29 cm, w CR 18 x 24 cm lub 24 x 30 cm, a dla 
detektora paskowego 24 x 26 cm [18].

Drugim parametrem charakteryzującym poszczególne 
technologie to rozmiar piksela oraz bezpośrednio powią-
zana z nim rozdzielczość przestrzenna obrazu. Określana 
jest ona jako największa możliwa liczba rozróżnialnych 
par linii na odcinku długości 1 mm i nosi nazwę częstotli-
wości Nyquista – fN. Można ją wyliczyć z zależności 

fN (lp / mm) = [2 * rozmiar piksela (mm)]-1

Na przykład dla detektora z a-Se o  rozmiarach 70 mm 
częstotliwość ta wynosi w przybliżeniu 7 lp/mm (par linii 
na mm) [6, 10, 12]. Systemy CR oraz detektory paskowe 
mają obecnie najmniejszy rozmiar pojedynczego detekto-
ra 50 mm, zatem pozwalają dostrzec mniejsze elementy na 
obrazie, zaś rozmiar detektorów z a-Si to 100 mm. [20].

Kolejnym omówionym parametrem jest funkcja prze-
noszenia modulacji MTF (Modulation Transfer Function), 
która służy do szacowania wydajności odwzorowywania 
kontrastu elementu o danej wielkości. Wartość MTF zmie-
nia się od zera do jedności. Wartość jeden odpowiada do-
skonałemu przenoszeniu [6, 8, 12]. Poniżej przedstawiono 
wykresy funkcji przenoszenia modulacji dla czterech sys-
temów detekcji z zaznaczonymi odpowiednio wartościami 
częstotliwości Nyquista (rys. 7). Najbardziej korzystnym 
rozwiązaniem, jeżeli potraktujemy MTF jako kryterium 
oceny, wydaje się być detektor z a-Se, zaś najmniej mam-
mografia pośrednia. Częstotliwość Nyquista jest jednak 
zdecydowanie wyższa w przypadku mammografii po-
średniej, zatem, o ile dla wartości 6 lp/mm system a-Se po-
zwoli lepiej rozróżnić elementy o takim wymiarze, to ele-
menty rzędu 10 lp/mm widoczne jeszcze w mammografii 
pośredniej nie będą rozróżniane..

Rys. 7. Wykresy funkcji MTF dla detektorów wykorzystujących 
płytę fosforową A, fotodiody z  amorficznego siliconu B, krzemowy 
detektor paskowy C, fotoprzewodnik z amorficznego selenu D. Pio-
nowa linia oznacza wartość linii na mm dla częstotliwości Nyquista 
dla poszczególnych detektorów [19]

Kwantowa wydajność detekcji DQE (Detective Quantum 
Efficiency) to parametr charakteryzujący nie tylko sam de-
tektor, ale cały system detekcyjny. Wyraża ona stosunek 

liczby fotonów promieniowania rejestrowanych przez 
detektor do liczby wszystkich padających fotonów. W rze-
czywistych detektorach wartość DQE wyznaczana jest 
z równania:

DQE = (SNRout/SNRin)2

Kwantowa wydajność detekcji przyjmuje wartości od 
0 do 1, gdzie jedność odpowiada stanowi idealnemu, kiedy 
każdy foton padający na detektor jest rejestrowany. SNR 
(signal-to-noise ratio) to stosunek sygnału do szumu odpo-
wiednio dla wejścia i wyjścia detektora. Im wyższa war-
tość SNR, tym lepszy jest obraz, a  w  szczególności jego 
rozdzielczość niskokontrastowa [10, 12, 19]. W  literaturze 
opisywane jako najlepsze pod względem wartości SNR są 
paskowe detektory krzemowe działające na zasadzie zli-
czania fotonów [19]. Wyższa wartość DQE poprawia jakość 
obrazu bez konieczności zwiększania dawki promienio-
wania, a  nawet tę dawkę obniżając. Wśród powszechnie 
stosowanych systemów cyfrowych w mammografii obec-
nie najlepszy, jeżeli jako kryterium zastosujemy wartość 
DQE, jest detektor na bazie a-Si, szczególnie przy niskich 
częstotliwościach. Wraz ze wzrostem częstotliwości, a za-
tem dla mniejszych obiektów różnice między różnymi ty-
pami detektorów maleją (rys. 8) [10, 12, 19].

Rys. 8. Porównanie zależności DQE od częstotliwości dla różnych 
typów detektorów [12]

Potencjalne korzyści ze stosowania 
technologii cyfrowej w mammografii

Podstawową zaletą mammografii cyfrowej jest rozdziele-
nie trzech funkcji: detekcji, wyświetlenia oraz archiwizacji 
obrazu, które w  mammografii analogowej przypisane są 
jednemu medium – kliszy rentgenowskiej. Rozdział tych 
funkcji pozwala każdą z nich optymalizować niezależnie 
od pozostałych [9].

Obraz uzyskany z mammografu cyfrowego różni się od 
obrazu z  mammografu klasycznego. Technika cyfrowa 
charakteryzuje się większym zakresem dynamiki kontra-
stu, a  dodatkowo dynamika ta charakteryzuje się linio-
wym przebiegiem w pełnym zakresie mierzonych warto-
ści. Na zdjęciu widoczne są zatem struktury różniące się 
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w  znacznym stopniu pochłanianiem promieniowania, 
takie jak tkanki podskórne, tkanka tłuszczowa i  tkanka 
gruczołowa. Większy zakres dynamiki kontrastu i  jego 
przebieg liniowy jest bardzo korzystny przy obrazowaniu 
radiologicznie „gęstych” piersi [11, 20]. 

Obraz cyfrowy można przyciemnić lub rozjaśnić, można 
również regulować kontrast wyświetlonego obrazu w celu 
wydobycia wszystkich istotnych diagnostycznie informa-
cji. W celu dokładniejszej analizy można powiększyć wy-
brane fragmenty obrazu. Oprogramowanie umożliwia do-
konanie pomiarów, a także wprowadzenie oznaczeń oraz 
adnotacji na obrazie, które można łatwo usunąć. Oprócz 
wymienionych powyżej najprostszych funkcji służących 
do przetwarzania obrazu cyfrowego, istnieje możliwość 
zastosowania bardziej zaawansowanych aplikacji służą-
cych komputerowemu wspomaganiu diagnozy – CAD 
(Computed Aided Diagnosis). Przykładem może tu być opro-
gramowanie wyszukujące w obrazie mikrozwapnienia, 
które następnie są oceniane przez radiologa. W przypadku 
obrazu cyfrowego można wykonać nieskończenie wiele 
wiernych kopii. Otwiera to możliwość tworzenia baz da-
nych obrazów patologicznych służących szkoleniu lekarzy 
radiologów. Przesyłanie obrazów w formie elektronicznej 
pozwala na ich zdalne opisywanie przez specjalistę lub 
konsultację z ekspertem spoza ośrodka, w którym wyko-
nano badanie w trudnych lub niejednoznacznych przy-
padkach. Zapis cyfrowy znacznie ułatwia dostęp do wcze-
śniejszych zdjęć, a archiwizacja cyfrowa pozwala uniknąć 
problemów z zarządzaniem i przechowywaniem wielkiej 
liczby klasycznych zdjęć mammograficznych. Należy tu 
jednak wspomnieć, że zapis cyfrowy wiąże się z ryzykiem 
utraty dużej liczby obrazów w przypadku awarii nośnika, 
na którym zostały zapisane. Istnieje zatem konieczność 
podwójnej elektronicznej archiwizacji [9, 20, 21].

Brak obróbki fotochemicznej nie tylko wpływa na skró-
cenie czasu badania, ale również pozwala uniknąć ko-
nieczności utylizacji odczynników, adaptacji pomieszczeń, 
ich systematycznej kontroli niezbędnej dla uniknięcia arte-
faktów. Zatem, choć mammograf cyfrowy może być nawet 
kilkakrotnie droższy od analogowego, to koszt wykonania 
zdjęcia jest zdecydowanie niższy. Duża przepustowość 
techniki cyfrowej i niski koszt wykonania zdjęcia są bar-
dzo istotne w przypadku badań masowych, takich jak ba-
dania przesiewowe.

Aspekt dawki w mammografii cyfrowej

Szeroki liniowy zakres dynamiki kontrastu detektorów cy-
frowych oraz możliwość poprawy jakości wyświetlanych 
na monitorach zdjęć pozwalają otrzymać więcej informa-
cji diagnostycznych z obrazu radiologicznego i wpływają 
na zmniejszenie ilości powtórnych ekspozycji. Obniżenie 
dawki jest spowodowane również przez wyższą wartość 
DQE [22, 23]. Jeżeli przypiszemy idealnemu detektorowi, 
którego kwantowa wydajność detekcji wynosi 1, wartość 
100%, to w mammografii analogowej DQE osiągnie za-
ledwie 20%, w technologii CR – 25%, a  w  systemach DR 
od 30% do 80%. Ponieważ DQE zależy od warunków eks-
pozycji, porównanie przeprowadzono dla tych samych 

wartości napięcia oraz rozdzielczości [23]. W badaniach 
klinicznych, w porównaniu z techniką analogową, zasto-
sowanie detektora a-Si spowodowało obniżenie średniej 
dawki gruczołowej o 15% do 40% w zależności od grubości 
piersi. Średnia dawka gruczołowa w grupie, w której wy-
konano badanie techniką analogową, wynosiła 1,92 mGy, 
techniką cyfrowa 1,40 mGy [24]. W  przypadku detektora 
panelowego z amorficznego selenu wpływ na dawkę ma 
również zastosowana kombinacja anoda-filtr i jako najlep-
sze, pod względem obniżenia narażenia pacjentów, jest 
rekomendowane połączenie anody wolframowej z filtrem 
rodowym. Przykładowo dla grubości 5 cm w  badaniach 
z zastosowaniem fantomu PMMA (Polymethyl Methacrylate) 
przy napięciu 27 kV, aby otrzymać obraz tej samej jakości 
(SNR = 5) przy zastosowaniu kombinacji anoda/filtr: Mo/
Mo, Mo/Rh i W/Rh otrzymano odpowiednio średnią daw-
kę gruczołową 2,29 mGy, 1,73 mGy, 1,16 mGy. W badaniach 
klinicznych natomiast przy zastosowaniu optymalnego 
pod względem obniżenia dawki połączenia W/Rh otrzy-
mano wartość 1,17 mGy [22].

Obecnie w mammografii cyfrowej dawka jest wyższa 
niż w mammografii analogowej, jednak rozwój mammo-
grafii pośredniej jest ukierunkowany na obniżenie dawki 
przy zachowaniu wysokiej jakości obrazu. Technologie DR 
natomiast stwarzają możliwość uzyskania nawet obrazu 
o  wyższej jakości przy obniżonej dawce. Należy jednak 
tu wspomnieć, że w technice cyfrowej im wyższa dawka 
promieniowania, tym lepszy kontrast i tym mniej szumów 
na obrazie. Nie ma zależności pomiędzy jasnością obra-
zu a dawką, jak w przypadku mammografii analogowej, 
gdzie konsekwencją zastosowania zbyt dużej dawki był 
prześwietlony film o  obniżonej wartości diagnostycznej. 
W technice cyfrowej nie ma tej zależności, a zatem bardzo 
ważne jest ścisłe kontrolowanie warunków ekspozycji, aby 
zgodnie z zasadą ALARA (As Low As Reasonably Achievable) 
zapewnić najniższą możliwą dawkę promieniowania przy 
zachowaniu wartości diagnostycznej obrazu [22, 23]. 

Podsumowanie

Różne systemy cyfrowe są stosowane w  mammografii 
już od ponad 25 lat i nadal trwają badania nad rozwojem 
dostępnych technologii oraz opracowaniem nowych al-
ternatywnych rozwiązań. Coraz doskonalsze detektory 
pozwalają uzyskać obrazy o bardzo dobrej jakości przy sto-
sowaniu niższych dawek, ponadto rozwiązania cyfrowe 
oferują również lepszą organizację badań. Obecnie jakość 
diagnostyczna obrazów uzyskanych techniką cyfrową 
i analogową jest porównywalna, jednak ta druga osiągnęła 
już granice swojego rozwoju. Można zatem oczekiwać, że 
w  przyszłości mammografy analogowe będą stopniowo 
zastępowane przez cyfrowe, a nowe rozwiązania technicz-
ne poprawią wykrywalność raka sutka. Już obecnie nastą-
piła poprawa w wykrywaniu raka piersi u kobiet z „gęstą” 
radiologicznie tkanką sutka. n

Praca finansowana przez Uniwersytet Medyczny w Łodzi z za-
dania badawczego nr 502-04-005.
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