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Porownanie wybranych systemow
obrazowania cyfrowego

w mammografii

Comparison of chosen digital imaging systems

in mammography
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Streszczenie

Mammografia jest najbardziej czulym i specyficznym
badaniem w diagnozowaniu raka sutka. Zastosowanie
techniki cyfrowej CR (Computed Radiography) i DR
(Digital Radiography) ma na celu poprawe jakosci ob-
razow, a co za tym idzie poprawe wykrywalnos$ci zmian
przy jednoczesnym skrdceniu czasu badania i obnizeniu
dawki promieniowania. Niniejsza praca przedstawia po-
rownanie stosowanych obecnie w mammografii wybra-
nych systeméw cyfrowych pod wzgledem jakosci obra-
zowania, jak réwniez stosowanych dawek.

Stowa 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.

Key words: digital mammography, CR, DR
Wprowadzenie

Rak sutka jest na pierwszym miejscu wsréd zachorowan
na nowotwory zlosliwe u kobiet. W 2009 roku wedtug da-
nych Krajowego Rejestru Nowotwordw nowotwor piersi
stanowit 22,8% wszystkich zachorowan na nowotwory
ztodliwe kobiet. Od potowy lat 70 do 2007 roku rak piersi
byt rdwniez najczestsza nowotworowa przyczyna zgonow
w populacji kobiet. Gwaltowny wzrost zachorowan i zgo-
néw na raka ptuc doprowadzit do tego, ze od 2007 roku rak
piersi jest druga przyczyna zgondw na nowotwory ztosli-
we kobiet (12,8% w 2009 roku) [1]. Wedltug prognoz na lata
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2010-2025 nastapi dalszy wzrost zachorowan na nowotwo-
ry piersi we wszystkich grupach wiekowych. Najwiekszy
przyrost zachorowan prognozowany jest w grupie kobiet
miedzy 50 a 69 rokiem zycia [2].

Najbardziej czulq i specyficzng metoda diagnozowania
raka piersi jest mammografia [3]. Obrazowanie mammo-
graficzne jest wyspecjalizowang technika przewidziang
do obrazowania tkanek miekkich. Réznice pochlaniania
promieniowania rentgenowskiego przez zdrowe i chore
tkanki sutka, pozwalajace na odrdznienie ich od mikro-
zwapnien czy guzow, sa niewielkie i wymagaja urzadzen
dedykowanych wytacznie tej metodzie badan.

Mammografia analogowa

W analogowej mammografii detektorem obrazu jest trzy-
elementowy uklad ztozony z btony RTG, ekranu wzmac-
niajacego i kasety. Kazdy z tych trzech elementéw musi
by¢ odpowiedniej jakosci, a ponadto musza by¢ one do-
pasowane do siebie, aby uzyskac najlepszy obraz o petnej
wartosci diagnostycznej [4].

Promieniowanie rentgenowskie generowane przez lam-
pe przenika przez sutek, w tkankach ktoérego jest czescio-
wo pochfaniane i rozpraszane. Nastepnie pada na kasete
umieszczong pod sutkiem, w ktérej znajduja sie ekran
wzmacniajacy i btona. Pobudzone do $wiecenia przez
kwanty promieniowania rentgenowskiego ekrany wzmac-
niajace powoduja powstanie utajonego obrazu na btonie
rentgenowskiej. W celu uwidocznienia ukrytego obrazu
btone poddaje sie obrébce fotochemicznej. Proces fotoche-
miczny sklada si¢ z wywotywania, plukania i suszenia
kliszy. W mammografii obecnie stosowane sg automa-
tyczne i poélautomatyczne procesory filmow, aby zapewnic
jak najlepsza jakos$¢ obrazow mammograficznych. Dzieki
tym procesom na blonie rentgenowskiej uwidocznione sa
obszary o mniejszym lub wigkszym stopniu zaczernienia
w zaleznosci od budowy tkanek, przez ktére przenikato
promieniowanie RTG. Czarne miejsca na kliszach odpo-
wiadajg tkankom, w ktérych nie dochodzi lub w niewiel-
kim stopniu dochodzi do pochtaniania promieniowania

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



rentgenowskiego, a miejsca jasne odpowiadaja tkankom,
ktdére bardziej pochtaniaja promieniowanie. W przypad-
ku mammografii réznice w pochtanianiu promieniowania
rentgenowskiego przez tkanki sutka s niewielkie.

Systemy mammografii cyfrowej

Istnieje wiele technologii cyfrowego uzyskiwania obrazu
radiologicznego, ale wcigz trwaja badania nad nowymi
metodami uzyskania obrazu cyfrowego o najlepszej jako-
$ci przy zastosowaniu najnizszych dawek.

Mammografia posrednia — systemy wykorzystujgce
plyte pamieciowq

Najstarsza, ale nadal intensywnie wykorzystywana tech-
nologia jest radiologia posrednia oparta na wykorzystaniu
ptyt pamieciowych, okreélana czesto skrétem 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
pltyt pamieciowych okreélana jest rOwniez mianem mam-
mografii posredniej, poniewaz obraz cyfrowy nie powstaje
natychmiast, lecz wymaga dodatkowo umieszczenia ptyty
w czytniku, analogicznie jak w tradycyjnej mammografii
kaset z filmem w wywotywarce.

Ogolna zasada powstawania obrazu w mammografii po-
$redniej nie zmienita sie od lat 80., kiedy to po raz pierwszy
system ten zastosowano w praktyce klinicznej. Technologia
CR opiera si¢ na wykorzystaniu specjalnej ptyty obrazowej
stosowanej w miejscu kasety z filmem. Plyta pokryta jest
warstwa luminoforu, zwykle jest to mieszanina fluorohalo-
genkow baru aktywowanych europem (BaFI:Eu*, BaFCL:Eu?,
and BaFBr:Eu*) [5, 6, 8, 9, 10]. Po ekspozycji na promieniowa-
nie rentgenowskie zwiazki te pochtaniaja energie fotondéw
promieniowania, elektrony przechodza z pasma walencyj-
nego do pasma przewodnictwa. Wzbudzone elektrony za-
trzymywane sa na stabilnych poziomach energetycznych [8].
W mammografii posredniej obraz utajony to dwuwymia-
rowy rozklad gestosci elektronow putapkowanych w sieci
krystalicznej, w warstwie luminoforu. Nastepnym etapem
jest odczytanie utajonego obrazu. Plyta pamieciowa prze-
noszona jest do oddzielnego urzadzenia — czytnika ptyt.
Wewnatrz czytnika ptyta jest skanowana wiazka laserowa
barwy czerwonej. Stymulacja dodatkowa porcja energii
powoduje uwolnienie putapkowanych elektronéw, ktore
wracajac do podstawowego stanu energetycznego, emitujg
niebieskie $wiatto. Zjawisko to okreslamy mianem fosfore-
scencji stymulowanej, stad tez ptyte potocznie nazywamy
plyta fosforowa [5, 11]. Nastepnie powstate w wyniku fosfo-
rescencji $wiatto przekazywane jest $wiattowodem do foto-
powielacza, gdzie konwertowane jest na sygnat elektryczny.
Sygnat jest wzmacniany logarytmicznie, filtrowany w celu
minimalizacji szumu, a nastepnie w przetworniku analo-
gowo-cyfrowym ADC (Analog-Digital Converter) zamienia-
ny z analogowego na cyfrowy (rys. 1). Po odczycie ptyta jest
oswietlana swiattem biatym o duzej energii w celu wykaso-
wania resztkowego obrazu. Intensywne biate Swiatto wy-
musza przejscie do poziomu podstawowego wzbudzonych
elektronow, ktore pozostaly po procesie odczytu [5, 11, 12].
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Rys. 1. Schemat odczytu ptyty fosforowej w mammografii posredniej [5]

Systemy mammografii posredniej, pomimo Ze jest to naj-
starsza technika cyfrowa, nadal s3 udoskonalane i rozwija-
ne. Jednym z zaawansowanych rozwiagzan jest zastosowa-
nie dwustronnego odczytu plyt [5, 9]. W celu zapewnienia
dwustronnego odczytu podstawa plyty jest z materiatu
przezroczystego, zastosowane s3 dwa $wiatlowody i dwa
fotopowielacze, z ktorych sygnaty sa jednoczesnie przeka-
zywane do komputera (rys. 2). Zastosowanie ptyt z dwu-
stronnym odczytem pozwolito zredukowac¢ dawke pro-
mieniowania oraz skrocilo czas odczytu ptyty.

Frzeon
SwiATOwWED CZERWONA
WIAZKA

LASEROWA

Do [ RER N
PRZEDNIEGO [ N
FOTOPOWIELACZA "

: WYMUSZONA
. EMISJA SWIATLA |

CIENKA PLYTA
FOSFOROWA

ZPRZEZROCZYSTA
PODSTAWA

| Do
TYLNEGO
i B FOTOPOWIELACZA

Rys. 2. Schemat dwustronnego odczytu plyty fosforowej [5]
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Mammografia bezposrednia — detektory panelowe

Systemy cyfrowe okreslane jako mammografia cyfrowa
bezposrednia to takie, w ktérych detektory wbudowane
sa w stolik mammografu oraz bezposrednio potaczone
z komputerem. Pierwsze systemy tego typu wykorzysty-
waty scyntylator oraz technologie CCD (Charge Coupled De-
vice). W drugiej polowie lat 90. pojawity sie nowe detektory
panelowe (Flat-panel detectors) wykorzystujace tranzystory
cienkowarstwowe TFT (Thin Film Transistor), ktore wypar-
ly technologie CCD. Obecnie najpowszechniej wykorzy-
stywane w pelni cyfrowe detektory promieniowania rent-
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genowskiego to detektory wykorzystujace zwiagzki krzemu
lub selenu (Amorphous Silicon-Cesium lodide Flat-Panel De-
tector, Selenium-Based Flat—Panel Detector) [12, 13, 14, 15].
W obu przypadkach detektor ma budowe warstwowa, naj-
wyzej znajduje si¢ warstwa wrazliwa na promieniowanie
rentgenowskie, najnizej na szklanej podstawie warstwa,
w ktorej nastepuje odczyt elektroniczny zarejestrowanego
sygnatu. W obu typach detektorow zastosowano aktywna
matryce (active matrix), w ktérej odczyt kazdego punktu na
obrazie, czyli piksela jest sterowany przez osobny cienko-
warstwowy tranzystor TFT [12, 15].

Najnowsze systemy cyfrowe opieraja si¢ na zastosowa-
niu paskowego detektora krzemowego oraz metody zlicza-
nia pojedynczych fotonéw w elektronice odczytu sygnatu
[16, 17].

Systemy oparte na amorficznym
krzemie — posrednia konwersja sygnatu

W przypadku detektoréw panelowych istnieja dwa spo-
soby uzyskania sygnatu cyfrowego: poprzez posrednia
konwersje — tak jest w detektorach na bazie amorficznego
krzemu oraz bezposrednia konwersje w systemach opar-
tych na amorficznym selenie. W pierwszym przypadku
warstwa scyntylatora przechwytuje promieniowanie ren-
tgenowskie i przeksztalca je w Swiatlo. Powstate w zjawi-
sku fluorescencji fotony docieraja do matrycy zawierajacej
fotodiody z amorficznego krzemu, ktére przeksztalcaja je
na tadunek elektryczny [12, 13, 6, 14].

Nowoczesne detektory z amorficznego krzemu wyko-
rzystuja jako scyntylator warstwe gesto upakowanych
krysztatéw nieorganicznych CSi(Tl), ktére wykazujq duza
absorpcje padajacego promieniowania w zakresie spek-
trum odpowiadajacemu zastosowaniu w obrazowaniu
radiologicznym. Warstwa krysztaléw jest wyhodowana
bezposrednio na warstwie fotodiod a-Si. Krysztaty CSi(TI)
maja ksztatt przypominajacy igly o srednicy okoto 5 mm;
struktura ta powoduje, ze powstate w wyniku fluorescen-
cji Swiatto w wiekszosci pozostaje wewnatrz krysztatu,
podobnie jak to sie¢ dzieje w swiattowodach. Taka prawie
$wiattowodowa mikrostruktura ogranicza rozpraszanie
$wiatla, redukuje szum, dzigki czemu mozna uzyskac ob-
raz o doskonatej rozdzielczosci przestrzennej (rys. 3). Geste
upakowanie, okoto 80-90%, zwigksza wydajnos¢ absorpcji
promieniowania rentgenowskiego. Powstate w warstwie

promieniowanie
© rentgenowskie

WARSTWA
SCYNTYLATORA

KRYSZTAtY i
Csl:Tl i

swiatto

FOTODIODY
z a-Si

Rys. 3. Krysztaty CSi(TI) oraz schemat rozpraszania Swiatta we-
wnqtrz pojedynczego krysztatu [8,10]
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CSi(Tl) swiatto ma ponadto barwe zielona, ktéra jest z za-
kresu optycznego silnie pochtanianego przez fotodiody
z amorficznego krzemu. Poprawia to wydajnos¢ procesu
konwertowania $wiatta na tadunek elektryczny [12, 13, 6].

Systemy oparte na amorficznym selenie
— bezposrednia konwersja sygnalu

W przypadku detektoréw wykorzystujacych technologie
fotoprzewodnikéw na bazie amorficznego selenu promie-
niowanie rentgenowskie pada na fotoprzewodnik z amor-
ficznego selenu i tam zaabsorbowane fotony promieniowa-
nia zostaja przeksztalcone od razu w sygnat elektryczny.
Zastosowanie to pozwolito wykluczy¢ problemy z rozpra-
szaniem $wiatlta w poprzednich detektorach. Amorficzny
selen jest fotoprzewodnikiem, czyli poétprzewodnikiem
zmieniajacym swa przewodno$¢ elektryczng zaleznie od
liczby i energii pochtanianych fotonéw promieniowania.
Foton promieniowania rentgenowskiego zostaje zaabsor-
bowany w warstwie amorficznego selenu i generuje po-
wstanie tadunku elektrycznego, ktéry nastepnie groma-
dzony jest w kondensatorach i przeksztalcany w sygnat
cyfrowy. W przypadku pdtprzewodnikéw powstaje para
natadowanych czastek: elektron oraz dziura, czyli nadmia-
rowy lokalny dodatni tadunek. Wszerz warstwy fotoprze-
wodnika jest przytozone dodatnio spolaryzowane napiecie
wartosci 5 kV. Powoduje to separacje powstatych tadunkow
i ich przemieszczenie do odpowiednich elektrod (rys. 4).
Swobodne elektrony sa przyciggane przez gérng metalo-
wa elektrode, dziury natomiast podazaja do elektrod po-
Iaczonych z kondensatorami gromadzacymi ich fadunek.
Na kazdy piksel przypada jedna taka elektroda potaczona
z jednym kondensatorem. Wysokie przytozone napiecie
powoduje, ze ruch tadunkéow odbywa sie w kierunku elek-
trod, a odchylenie na boki jest bardzo mate, a zatem row-
niez straty na rozdzielczosci przestrzennej obrazu sa nie-

Rys. 4. Schemat przekroju detektora ptasko panelowego z a-Se [12]
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wielkie. Po kazdym zdjeciu detektor musi by¢ od$wiezony.
Odbywa sie to przez oswietlenie detektora $wiattem, ktore
uwalnia elektrony putapkowane na granicy amorficznego
selenu i warstwy dielektryka izolujacej go od metalicznej
elektrody. Zabiera to kilkadziesiat sekund zanim detektor
gotow jest do akwizycji kolejnego obrazu [12, 13].

Stabilizowany amorficzny selen jest obecnie prefero-
wanym fotoprzewodnikiem wykorzystywanym w me-
dycznych detektorach promieniowania rentgenowskiego,
glownie z powodu tatwosci osadzenia go w postaci jedno-
rodnej cienkiej warstwy na duzej powierzchni. Proces sta-
bilizacji, polegajacy na stopieniu czystego selenu z arsenem
(0,2-0,5%), zapobiega przejsciu selenu z postaci amorficznej
w krystaliczna. Caty czas sa prowadzone badania nad wy-
korzystaniem innych materialéow, gdyz wspdtczynnik ab-
sorpcji promieniowania przez amorficzny selen jest nizszy
niz w przypadku CSi(Tl) w detektorach na bazie amorficz-
nego krzemu. W dodatku $rednia energia tworzenia par
elektron-dziura jest bardzo wysoka dla a-Se, co obniza czu-
1o$¢ detektora. Jednak nowe fotoprzewodniki, oprécz wy-
sokiego wspotczynnika absorpcji oraz niskiej energii two-
rzenia par elektron-dziura, powinny spetnia¢ nastepujace
warunki: niski prad ciemny niezalezny od padajacego swia-
tla, a zalezny od temperatury, wysoka opornos¢, zdolnosc¢
do gromadzenia fadunku bez jego przenikania do sasied-
nich komoérek. Ponadto wazne jest, aby proces wytworzenia
jednorodnej warstwy fotoprzewodnika przebiegal w moz-
liwie najnizszej temperaturze, a materiat pétprzewodnika
byt chemicznie i termicznie kompatybilny ze zbudowang
z krzemu warstwa odczytujaca sygnat [12, 18].

Paskowy detektor krzemowy

Zastosowanie detektora paskowego spowodowato zmia-
ny w konstrukgji calego aparatu mammograficznego. Aby
uzyskac obraz caltego sutka, detektor musi przemieszczac
sie w czasie ekspozycji, a wraz z nim przemieszcza si¢
uksztattowana w wachlarz wigzka promieniowania oraz
kolimatory. W przypadku systemu skanujacego, wykorzy-
stujacego detektor paskowy, zastosowano dwa kolimatory:
pierwszy ksztattuje wiazke wnikajaca w piers, drugi wy-
chodzaca z sutka, a docierajaca do detektora. Rozwigzanie

WIAZKA
PROMIENIOWANIA

KOLIMATOR
x-—-

PIERS

/TTL)

KOLIMATOR

PLYTKA
UCISKOWA

DETEKTOR PASKOWY

Rys. 5. Schemat systemu skanujgcego wykorzystujgcego krzemowy
detektor paskowy [16]

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

takie zdecydowanie zmniejsza wplyw promieniowania
rozproszonego na jakos¢ obrazu (rys. 5).

Detektor paskowy zbudowany jest z matrycy diod
w ksztalcie paskow. Do kazdego paska przylaczony jest
kanat elektroniki odczytu, zatem, znajac numer kanatu,
mozna okresli¢ punkt rejestracji fotonu. Odlegto$¢ miedzy-
paskowa p (ang. pitch) jest podstawowym parametrem geo-
metrycznym opisujacym detektor. W mammografii stosuje
si¢ paskowy detektor krzemowy w konfiguracji krawe-
dziowej. Zamiast Swieci¢ na powierzchnie detektora, pro-
mieniowanie pada na jego krawedz wzdtuz paskéw. Foton
promieniowania rentgenowskiego oddzialuje z materia-
fem detektora, wywotujac powstanie par elektron-dziura.
Pod wptywem przytozonego pola elektrycznego tadunki
swobodne sa przenoszone w kierunku elektrod zbieraja-
cych: dziury w kierunku paskéw potaczonych z elektro-
nika odczytu, a elektrony w kierunku przeciwnym. Taka
konfiguracja pozwala osiagna¢ duze grubosci 1 objetosci
czynnej, nie tracac jednoczesnie przestrzennej zdolnosci
rozdzielczej (rys. 6) [15, 17].

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

Metoda zliczania fotonéw (photon counting) zastosowana
w detektorach tego typu to najprostszy przykltad obrazowa-
nia kwantowego. Foton, padajac na krawedz detektora, wni-
ka do jego wnetrza i w objetosci czynnej generuje tadunek
elektryczny. Ladunek jest zbierany przez najblizsza elektrode.
Jezeli energia powstatego tadunku jest wyzsza od granicznej,
detektor zlicza powstaty sygnal, kazdy nastepny jest doda-
wany i w ten sposéb otrzymujemy warto$¢ promieniowania
docierajacego do pojedynczego piksela. Zastosowanie progu
pozwala w prosty sposob wyeliminowac szumy [15].

Jako$¢ obrazowania
w mammografii cyfrowej

W poprzednim rozdziale omdéwiono najczesciej obecnie
stosowane technologie mammografii cyfrowej. Metody
uzyskiwania obrazu roéznia sie¢ od siebie, ale wszystkie
maja na celu uzyskanie obrazu o jak najlepszej jakosci
przy mozliwie najnizszej dawce. Aby poréwnac powyzsze
systemy, nalezy wprowadzi¢ parametry stuzace do oceny
uzyskiwanych obrazéw.

Pierwszym parametrem jest rozmiar obrazu, czyli wiel-
kos¢ obszaru obrazowania podczas ekspozycji. Wszystkie
oméwione metody pozwalaja uzyskiwa¢ pelnowymiaro-
we obrazy mammograficzne FFDM (Full Field Digital Mam-
mography). Rozmiary detektorow rdézniq sie nieznacznie
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w zaleznosci od typu i producenta, na przyktad w technice
DR (Digital Radiography) moze to by¢ 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 charakteryzujacym poszczegolne
technologie to rozmiar piksela oraz bezposrednio powia-
zana z nim rozdzielczos$¢ przestrzenna obrazu. Okreslana
jest ona jako najwieksza mozliwa liczba rozrdznialnych
par linii na odcinku dtugosci 1 mm i nosi nazwe czestotli-
wosci Nyquista — f . Mozna ja wyliczy¢ z zaleznosci

f, (Ip / mm) = [2 * rozmiar piksela (mm)]"

Na przyktad dla detektora z a-Se o rozmiarach 70 mm
czestotliwoé¢ ta wynosi w przyblizeniu 7 Ip/mm (par linii
na mm) [6, 10, 12]. Systemy CR oraz detektory paskowe
maja obecnie najmniejszy rozmiar pojedynczego detekto-
ra 50 mm, zatem pozwalaja dostrzec mniejsze elementy na
obrazie, za$ rozmiar detektoréw z a-Si to 100 mm. [20].

Kolejnym oméwionym parametrem jest funkcja prze-
noszenia modulacji MTF (Modulation Transfer Function),
ktéra stuzy do szacowania wydajnosci odwzorowywania
kontrastu elementu o danej wielko$ci. Warto$¢ MTF zmie-
nia si¢ od zera do jednosci. Wartos¢ jeden odpowiada do-
skonatemu przenoszeniu [6, 8, 12]. Ponizej przedstawiono
wykresy funkcji przenoszenia modulaciji dla czterech sys-
temdw detekcji z zaznaczonymi odpowiednio wartosciami
czestotliwoéci Nyquista (rys. 7). Najbardziej korzystnym
rozwigzaniem, jezeli potraktujemy MTF jako kryterium
oceny, wydaje si¢ by¢ detektor z a-Se, za$ najmniej mam-
mografia posrednia. Czestotliwos¢ Nyquista jest jednak
zdecydowanie wyzsza w przypadku mammografii po-
$redniej, zatem, o ile dla wartosci 6 Ip/mm system a-Se po-
zwoli lepiej rozréznic elementy o takim wymiarze, to ele-
menty rzedu 10 Ip/mm widoczne jeszcze w mammografii
posredniej nie beda rozrdzniane..

Rys. 7. Wykresy funkcji MTF dla detektoréw wykorzystujacych
ptyte fosforowq A, fotodiody z amorficznego siliconu B, krzemowy
detektor paskowy C, fotoprzewodnik z amorficznego selenu D. Pio-
nowa linia oznacza wartos¢ linii na mm dla czestotliwosci Nyquista
dla poszczegdlnych detektorow [19]

Kwantowa wydajnos¢ detekcji DQE (Detective Quantum
Efficiency) to parametr charakteryzujacy nie tylko sam de-
tektor, ale caty system detekcyjny. Wyraza ona stosunek
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liczby fotonéw promieniowania rejestrowanych przez
detektor do liczby wszystkich padajacych fotondw. W rze-
czywistych detektorach wartos¢ DQE wyznaczana jest
z rdwnania:

DQE = (SNR_ /SNR, }?

Kwantowa wydajno$¢ detekcji przyjmuje wartosci od
0do 1, gdzie jednos¢ odpowiada stanowi idealnemu, kiedy
kazdy foton padajacy na detektor jest rejestrowany. SNR
(signal-to-noise ratio) to stosunek sygnatu do szumu odpo-
wiednio dla wejécia i wyjscia detektora. Im wyzsza war-
tos¢ SNR, tym lepszy jest obraz, a w szczegdlnosci jego
rozdzielczos¢ niskokontrastowa [10, 12, 19]. W literaturze
opisywane jako najlepsze pod wzgledem wartoéci SNR sg
paskowe detektory krzemowe dziatajace na zasadzie zli-
czania fotonow [19]. Wyzsza warto$¢ DQE poprawia jakos¢
obrazu bez koniecznosci zwiekszania dawki promienio-
wania, a nawet t¢ dawke obnizajac. Wérod powszechnie
stosowanych systemoéw cyfrowych w mammografii obec-
nie najlepszy, jezeli jako kryterium zastosujemy wartos¢
DQE, jest detektor na bazie a-Si, szczegdlnie przy niskich
czestotliwosciach. Wraz ze wzrostem czestotliwosci, a za-
tem dla mniejszych obiektow roznice miedzy réznymi ty-
pami detektorow maleja (rys. 8) [10, 12, 19].

Rys. 8. Poréwnanie zaleznosci DQE od czestotliwosci dla réznych
typow detektorow [12]

Potencjalne korzysci ze stosowania
technologii cyfrowej w mammografii

Podstawowq zaleta mammografii cyfrowej jest rozdziele-
nie trzech funkgji: detekcji, wyswietlenia oraz archiwizacji
obrazu, ktéore w mammografii analogowej przypisane sa
jednemu medium - kliszy rentgenowskiej. Rozdziat tych
funkcji pozwala kazda z nich optymalizowa¢ niezaleznie
od pozostatych [9].

Obraz uzyskany z mammografu cyfrowego rézni sie od
obrazu z mammografu klasycznego. Technika cyfrowa
charakteryzuje sie wiekszym zakresem dynamiki kontra-
stu, a dodatkowo dynamika ta charakteryzuje sie linio-
wym przebiegiem w pelnym zakresie mierzonych warto-
$ci. Na zdjeciu widoczne sa zatem struktury rozniace sie
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w znacznym stopniu pochfanianiem promieniowania,
takie jak tkanki podskdrne, tkanka ttuszczowa i tkanka
gruczotowa. Wiekszy zakres dynamiki kontrastu i jego
przebieg liniowy jest bardzo korzystny przy obrazowaniu
radiologicznie , gestych” piersi [11, 20].

Obraz cyfrowy mozna przyciemnic lub rozjasni¢, mozna
rowniez regulowac kontrast wyswietlonego obrazu w celu
wydobycia wszystkich istotnych diagnostycznie informa-
cji. W celu doktadniejszej analizy mozna powiekszy¢ wy-
brane fragmenty obrazu. Oprogramowanie umozliwia do-
konanie pomiaréw, a takze wprowadzenie oznaczen oraz
adnotacji na obrazie, ktére mozna tatwo usunaé. Oprocz
wymienionych powyzej najprostszych funkcji stuzacych
do przetwarzania obrazu cyfrowego, istnieje mozliwos¢
zastosowania bardziej zaawansowanych aplikacji stuza-
cych komputerowemu wspomaganiu diagnozy — CAD
(Computed Aided Diagnosis). Przyktadem moze tu by¢ opro-
gramowanie wyszukujagce w obrazie mikrozwapnienia,
ktére nastepnie sa oceniane przez radiologa. W przypadku
obrazu cyfrowego mozna wykona¢ nieskonczenie wiele
wiernych kopii. Otwiera to mozliwos¢ tworzenia baz da-
nych obrazow patologicznych stuzacych szkoleniu lekarzy
radiologéw. Przesylanie obrazéw w formie elektronicznej
pozwala na ich zdalne opisywanie przez specjaliste lub
konsultacje z ekspertem spoza osrodka, w ktorym wyko-
nano badanie w trudnych lub niejednoznacznych przy-
padkach. Zapis cyfrowy znacznie ulatwia dostep do wcze-
$niejszych zdje¢, a archiwizacja cyfrowa pozwala uniknaé
probleméw z zarzadzaniem i przechowywaniem wielkiej
liczby klasycznych zdje¢ mammograficznych. Nalezy tu
jednak wspomnie¢, ze zapis cyfrowy wiaze sie z ryzykiem
utraty duzej liczby obrazéw w przypadku awarii nos$nika,
na ktérym zostaly zapisane. Istnieje zatem koniecznosé
podwojnej elektronicznej archiwizacji [9, 20, 21].

Brak obrébki fotochemicznej nie tylko wplywa na skro-
cenie czasu badania, ale rowniez pozwala unikna¢ ko-
niecznosci utylizacji odczynnikow, adaptacji pomieszczen,
ich systematycznej kontroli niezbednej dla unikniecia arte-
faktow. Zatem, cho¢ mammograf cyfrowy moze by¢ nawet
kilkakrotnie drozszy od analogowego, to koszt wykonania
zdjecia jest zdecydowanie nizszy. Duza przepustowosc¢
techniki cyfrowej i niski koszt wykonania zdjecia sa bar-
dzo istotne w przypadku badan masowych, takich jak ba-
dania przesiewowe.

Aspekt dawki w mammografii cyfrowej

Szeroki liniowy zakres dynamiki kontrastu detektoréw cy-
frowych oraz mozliwoé¢ poprawy jakosci wyswietlanych
na monitorach zdje¢ pozwalaja otrzymac wiecej informa-
cji diagnostycznych z obrazu radiologicznego i wptywaja
na zmniejszenie ilo$ci powtdrnych ekspozycji. Obnizenie
dawki jest spowodowane réwniez przez wyzsza wartos¢
DQE [22, 23]. Jezeli przypiszemy idealnemu detektorowi,
ktérego kwantowa wydajnos¢ detekcji wynosi 1, warto$é
100%, to w mammografii analogowej DQE osiagnie za-
ledwie 20%, w technologii CR — 25%, a w systemach DR
od 30% do 80%. Poniewaz DQE zalezy od warunkow eks-
pozycji, porownanie przeprowadzono dla tych samych
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wartosci napigcia oraz rozdzielczosci [23]. W badaniach
klinicznych, w poréwnaniu z technika analogowa, zasto-
sowanie detektora a-Si spowodowalo obnizenie $redniej
dawki gruczotowej o 15% do 40% w zaleznosci od grubosci
piersi. Srednia dawka gruczotowa w grupie, w ktorej wy-
konano badanie technika analogowa, wynosita 1,92 mGy,
technika cyfrowa 1,40 mGy [24]. W przypadku detektora
panelowego z amorficznego selenu wptyw na dawke ma
rowniez zastosowana kombinacja anoda-filtr i jako najlep-
sze, pod wzgledem obnizenia narazenia pacjentdw, jest
rekomendowane potaczenie anody wolframowej z filtrem
rodowym. Przyktadowo dla grubosci 5 cm w badaniach
z zastosowaniem fantomu PMMA (Polymethyl Methacrylate)
przy napieciu 27 kV, aby otrzymac obraz tej samej jakosci
(SNR = 5) przy zastosowaniu kombinacji anoda/filtr: Mo/
Mo, Mo/Rh i W/Rh otrzymano odpowiednio $rednia daw-
ke gruczotowa 2,29 mGy, 1,73 mGy, 1,16 mGy. W badaniach
klinicznych natomiast przy zastosowaniu optymalnego
pod wzgledem obnizenia dawki polaczenia W/Rh otrzy-
mano wartos¢ 1,17 mGy [22].

Obecnie w mammografii cyfrowej dawka jest wyzsza
niz w mammografii analogowej, jednak rozwdj mammo-
grafii posredniej jest ukierunkowany na obnizenie dawki
przy zachowaniu wysokiej jakosci obrazu. Technologie DR
natomiast stwarzaja mozliwoé¢ uzyskania nawet obrazu
0 wyzszej jakosci przy obnizonej dawce. Nalezy jednak
tu wspomnie¢, ze w technice cyfrowej im wyzsza dawka
promieniowania, tym lepszy kontrast i tym mniej szumow
na obrazie. Nie ma zalezno$ci pomiedzy jasno$cia obra-
zu a dawka, jak w przypadku mammografii analogowej,
gdzie konsekwencja zastosowania zbyt duzej dawki byt
przeswietlony film o obnizonej wartosci diagnostycznej.
W technice cyfrowej nie ma tej zaleznosci, a zatem bardzo
wazne jest $ciste kontrolowanie warunkow ekspozycji, aby
zgodnie z zasadg ALARA (As Low As Reasonably Achievable)
zapewni¢ najnizsza mozliwa dawke promieniowania przy
zachowaniu wartosci diagnostycznej obrazu [22, 23].

Podsumowanie

Rézne systemy cyfrowe sa stosowane w mammografii
juz od ponad 25 lat i nadal trwaja badania nad rozwojem
dostepnych technologii oraz opracowaniem nowych al-
ternatywnych rozwigzan. Coraz doskonalsze detektory
pozwalajg uzyskac obrazy o bardzo dobrejjakosci przy sto-
sowaniu nizszych dawek, ponadto rozwigzania cyfrowe
oferuja réwniez lepsza organizacje badan. Obecnie jakos¢
diagnostyczna obrazéw uzyskanych technikg cyfrowa
i analogowa jest poréwnywalna, jednak ta druga osiagneta
juz granice swojego rozwoju. Mozna zatem oczekiwac, ze
w przysztosci mammografy analogowe beda stopniowo
zastepowane przez cyfrowe, a nowe rozwiazania technicz-
ne poprawia wykrywalnosc¢ raka sutka. Juz obecnie nasta-
pita poprawa w wykrywaniu raka piersi u kobiet z ,gestq”
radiologicznie tkanka sutka. M
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