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Wprowadzenie

Pomyst wykorzystania tomografu komputerowego (CT, ang.
Computed Tomography) do wykonywania analizy spektralnej bada-
nego materiatu przedstawiony zostat juz w pierwszych pracach
dotyczacych tomografii komputerowej. Konstruktor pierwszego
tomografu komputerowego G.H. Hounsfield w 1973 roku zasu-
gerowat, ze na podstawie przekrojéw wykonanych z wykorzy-
staniem dwaoch réznych potencjatéw przyspieszajacych (80 kV
i 120 kV) mozliwe jest okreslenie liczby atomowej badanego
materiatu. Niemniej jednak, praktyczna realizacja teoretycznych
rozwazan G.H. Hounsfielda stata sie mozliwa wiele lat pézniej—po
osiggnieciu odpowiedniego poziomu technologicznego.

Jedna z najwiekszych zalet tomografii spektralnej jest moz-
liwos¢ rozréznienia struktur w oparciu o ich sktad atomowy.
Struktur, ktére w tomografii klasycznej posiadaja zblizone war-
tosci jednostek HU (ang. Hounsfield Unit). R6znicowanie staje sie
mozliwe dzieki dodatkowym informacjom o wspétczynniku osta-
biania promieniowania, ktérego wartosé¢ zalezna jest od energii,
a doktadniej efektéw oddziatywania promieniowania jonizuja-
cego z materiatem oraz liczby atomowej materiatu. W zakresie

Streszczenie

energetycznym wykorzystywanym w tomografii komputerowej
dwoma najczesciej zachodzacymi zjawiskami fizycznymi s efekt
fotoelektryczny oraz efekt Comptona, gdzie pierwszy z nich jest
efektem dominujacym i odpowiada za duza kontrastowos¢ ob-
razu pomiedzy tkankami miekkimi oraz kostnymi [1].

Podstawy fizyczne dziatania tomografu

Wieloprojekcyjna ekspozycja obiektu na wigzke promieniowania
rentgenowskiego umozliwia, dla kazdej z projekcji, wykonanie
pomiaru ostabienia wiazki i w efekcie wyznaczenie liniowego
wspbtczynnika ostabiania promieniowania jonizujacego w funk-
¢ji przestrzennej, czyli dla kazdego punktu w obrazowanym
obiekcie. Wartos¢ liniowego wspotczynnika ostabiania promie-
niowania zalezna jest od materiatu, z ktérego wykonany jest
absorbent (obiekt). Wyznaczona matryca liniowych wspbtczyn-
nikéw ostabiania stanowi podstawe do rekonstrukcji obrazu to-
mograficznego badanego obiektu [1]. Idea pomiaru ostabiania
wigzki promieniowania rentgenowskiego dla jednej projekcji
zostata przedstawiona na rycinie 1. Zgodnie z prawem Lamber-
ta-Beera mozna okresli¢ ostabienie wigzki promieniowania:

Abstract

pracy przedstawiono podstawy fizyczne oraz metody
Wrealizacji obrazowania spektralnego w tomografii kom-
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wanymi komercyjnie w réznych typach tomograféw komputero-
wych. W oparciu o przeglad literaturowy wymieniono mozliwe
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methods in various CT machines are described. Based on the
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classical methods of CT imaging were listed.
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Ip =1y -exp(—p-Ax) (1)
gdzie:
I, —intensywno$¢ promieniowania zmierzona przez detektor,
I, —intensywno$¢ promieniowania przed przejsciem przez ab-
sorbent,

u —liniowy wspétczynnik ostabiania promieniowania [cm™],
Ax —gruboé¢ absorbentu [cm].

Ryc. 1 Zasada pomiaru liniowego wspétczynnika ostabiania promieniowania
Zrédto: Materiaty wtasne.

Metody realizacji tomografii
dwuenergetycznej

W zaleznosci od producenta tomografu mozna wyréznic¢ kil-
ka metod umozliwiajacych realizacje tomografii spektralnej
(Ryc. 2). Gtéwnego podziatu mozna dokona¢ w zaleznosci od za-
stosowanego detektora, wéwczas tomografy dzielimy na te
z detektorami klasycznymi oraz z detektorami dedykowanymi
do tomografii spektralnej. W przypadku tomograféw z detek-
torami przeznaczonymi do spektroskopii wyrézni¢ mozna spek-
tralne detektory warstwowe (Ryc. 2d) oraz detektory zliczajace
fotony (Ryc. 2e). Pierwsze z nich wykonane sa z dwéch osobnych
warstw detektoréow utozonych jedna na drugiej. Zewnetrzna
cze$¢ detektora (blizej Zrédta promieniowania) gromadzi infor-
macje o niskoenergetycznym spektrum promieniowania, druga
warstwa potozona gtebiej o promieniowaniu wysokoenerge-
tycznym. Drugi rodzaj to detektory konstruowane w technologii
pbtprzewodnikowej (CdTe, tj. tellurek kadmu lub CZT, tj. tellurek
cynku kadmu) umozliwiajace zliczanie pojedynczych fotondw.
Detektory te konwertuja bezpos$rednio promieniowanie rent-
genowskie na sygnat elektryczny (bez klasycznej konwersji na
Swiatto widzialne). Najwiekszg zaleta tych detektordw jest niski
poziom szumu oraz proporcjonalna konwersja intensywnosci
sygnatu w zalezno$ci od energii promieniowania [1, 2]. Na ryci-
nie 3 przedstawiono podstawowe réznice pomiedzy dziataniem

detektoréw konwencjonalnych i zliczajacych pojedyncze fotony.
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Ryc. 2 Przyktady realizacji tomografii dwuenergetycznej: a) wolne przetqczanie
energii, b) tomograf dwuzrédtowy, c) szybkie przetgczenie energii, d) tomograf z de-
tektorem dwuwarstwowym, e) tomograf zliczajqcy fotony

Zrédto: Opracowanie wtasne w oparciu o materiaty zrédtowe przedstawione w [1].

Tomografy wykorzystujace standardowe detektory realizu-
ja te technike albo poprzez zastosowanie dwdch Zrédet pro-
mieniowania rentgenowskiego (DSCT, ang. Dual Source CT)
(Ryc. 2b), albo za pomoca jednego Zrédta, dla ktérego zachodzi
szybkie (Ryc. 2¢) lub wolne (Ryc. 2a) przetaczanie energii (ang.
Fast or Low KV switching). Tomografy wykonane w technologii
DSCT zostaty wprowadzone jako pierwsze i wykorzystuja dwa
zestawy zrédet promieniowania oraz detektoréw przesunietych
wzgledem siebie o okoto 90°. Najwieksza zaleta tej metody jest
jednoczasowe skanowanie dwuenergetyczne, co eliminuje ar-
tefakty od ruchéw anatomicznych pacjenta. Kolejna metoda re-
alizowana z wykorzystaniem klasycznych detektoréw polega na
wolnej zmianie energii i realizowana jest poprzez podwdjne, na-
stepujace po sobie, skanowanie obiektu. Bardziej wydajna me-
todajestjednak szybkie przetaczanie energii zachodzace w cza-
sie trwania jednego skanowania obiektu np. co kilka stopni.

Nalezy zauwazy¢, ze rozréznialno$¢ struktur uzyskiwana
metodami tomografii spektralnej zalezna jest od rozwiazan
producenckich. W pracy Harsaker i wsp. [4], w oparciu o obrazy
fantomu Catphan z umieszczonymi w nim insertami o réznych
stezeniach kontrastu jodowego, zestawiono wartosci jedno-
stek HU otrzymanych w wyniku badan przeprowadzonych na
dwéch réznych tomografach. Pierwszym byt tomograf firmy
Siemens (Siemens Healthcare GmbH, Erlangen, Niemcy) wyko-
rzystujacy dwa zrodta wigzki skanujacej. Drugim byt tomograf
GE (General Electric Company, Boston, USA) posiadajacy jedno
vol. 11
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Ryc. 3A Zasada dziatania klasycznego detektora tomografu komputerowego wykorzystujgca konwersje promieniowania X na Swiatto wi-

dzialne celem uzyskania sygnatu elektrycznego; B Zasada dziatania detektora zliczajgcego fotony umoZzliwiajqcego bezposredniq konwersje

promieniowania X na sygnat elektryczny proporcjonalny do energii padajgcego fotonu

Zrédto: Opracowanie witasne w oparciu o materiaty zrédtowe przedstawione w [3].

zrédto promieniowania. Dla obu tomograféw napiecie wynosito
801 140 kV. Badaniom poddano rézne stezenia kontrastu jodo-
wego, rekonstruujac, w oparciu o przeprowadzone skanowanie,
pseudomonoenergetyczne obrazy (PMR, ang. Pseudo-Mono-
energetic Reconstruction) o energiach 70 keV, 80 keV, 90 keV,
100 keV, 110 keV, 120 keV, 130 keV oraz 140 keV.

Zauwazono, ze dla tak utworzonych PMR, wraz ze wzrostem
energii maleje wartos¢ jednostek HU dla kazdego z insertéw.
Wartoéci te réznia sie w zaleznosci od modelu tomografu, jed-
nak, w wiekszosci przypadkow, zachowuja Scista korelacje. R6z-
nica pojawia sie dopiero podczas analizy wynikéw dla insertu
z najwiekszym stezeniem kontrastu jodowego (100 mg/mL).
Niemniej jednak badania prowadzone przez innych autoréw
[5, 6] dla tej koncentracji jodu pokazujg, ze tak wysokie stezenie
substancji przektada sie na trudnosci w odtworzeniu sygnatu,
i co ztym zwigzane —technologiczny limit metody.

Wybrane korzysci stosowania
tomografii spektralnej

Lepsze rozréznienie tkanek o tym samym
wspoétczynniku ostabienia promieniowania

Jak juz wspomniano we wstepie, tomografia komputerowa
jest podstawowa metoda diagnostyczna w przypadku oceny
morfologicznej ciata cztowieka. Jednym z jej ograniczen jest to,
ze tkanki lub sztuczne elementy posiadajace rézny sktad che-
miczny, ale taki sam wspdtczynnik ostabienia promieniowania,
w obrazie klasycznej tomografii komputerowej beda posiadaty
ten sam poziom szaros$ci (warto$¢ HU), stajac sie nierozréznial-
ne. Dodatkowe informacje o wspdétczynniku ostabiania pro-
mieniowania, dla innej energii, moga wyeliminowac¢ to ograni-
czenie. McCollough i wsp. [7] przedstawili zalezno$¢ liniowego
wspdtczynnika ostabiania promieniowania od energii uzytej do
rekonstrukcji obrazéw PMR obejmujacych odpowiednio kosci
i struktury wykontrastowane srodkiem jodowym o niskim i wy-
sokim stezeniu. Podobnie jak w pracy Harsaker i wsp. [4] zaob-
serwowali réznice wspétczynnikéw ostabiania w zalezno$ci od
struktury oraz zmniejszenie wartosci wspoétczynnika wraz ze
vol. 11
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wzrostem energii PMR. Nalezy zauwazy¢, ze mimo wyraznego
réznicowania miedzy kosémi i strukturami z wysokim stezeniem
kontrastu, réznicowanie miedzy ko$¢mi a strukturami z niskim
stezeniem kontrastu byto nieoczywiste, tj. liniowy wspotczyn-
nik ostabiania dla energii 100 keV dla obrazéw PMR (bedacych
odpowiednikiem klasycznych obrazéw CT) byt dla tych struktur
poréwnywalny. Swiadczy to o niemoznoéci rozréznienia tychze
struktur miedzy soba w oparciu o skale szarosci uzyskang na kla-
sycznych obrazach CT. Z kolei dla obrazéw PMR o energii okoto
45 keV wspotczynniki liniowego ostabiania uzyskane dla kosci
i struktur z niskim stezeniem kontrastu réznia sie miedzy sobga
w sposdbistotnyico z tym zwigzane —istnieje mozliwo$¢ rozréz-
nienia tych struktur w oparciu o skale szarosci. Wynika stad, ze
dodatkowe informacje niesione przez obrazy PMR umozliwiaja
efektywne réznicowanie niektérych struktur, ktére na konwen-
cjonalnych obrazach CT posiadaja taka sama lub bardzo zblizong
wartos¢ HU.

Zastosowanie dwdéch energii i nastepnie natozenie uzyska-
nych obrazéw PMR pozwala na zréznicowanie materiatéw o réz-
nych wspétczynnikach ostabienia promieniowania, ktére zaleza
od liczby atomowej tego materiatu. Jako przyktad moze postu-
zy¢ eksperyment zilustrowany na rycinie 4.

Na wykresie (Ryc. 4) wida¢ zalezno$¢ ostabienia promieniowa-
nia dla dwoéch materiatéw ,A” i ,B". Pod wykresem przedstawio-
no uzyskane przy pomocy tomografu obrazy czterech réznych
obiektéw o réznej zawartosci materiatow ,A” oraz ,B". Dla sub-
stancji 2 uzyskuje sie wieksze ostabienie przy zastosowaniu ener-
gii 200 keV, co oznacza, ze zawiera on w duzej mierze materiat
,B”, poniewaz jego wspdtczynnik ostabienia jest najwiekszy dla
energii 190 keV. Na takiej samej zasadzie wnioskujemy, ze sub-
stancja 3 zawiera najwiecej materiatu ,A”. Substancje 1i4 maja
podobny obraz dla obu energii, co wskazuje na to, ze zawieraja
one zblizong ilo$¢ obu materiatéw i obraz tomograficzny bedzie
w tym przypadku niezalezny od energii wigzki wykorzystanej do
uzyskania skandéw [2]. Na podstawie tego przyktadu zauwazyé
mozna, ze przy znanym wspdbtczynniku ostabienia promieniowa-
nia materiatu jeste$my w stanie dobrac¢ energie wigzki tak, by jak
najlepiej zréznicowac dang strukture wzgledem otoczenia.

D
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Ryc. 4 Zaleznos¢ wspétczynnika ostabienia promieniowania od wykorzystanej ener-
gii wiqzki fotonowej
Zrédto: Opracowanie wtasne w oparciu o materiaty Zrédtowe przedstawione w [2].

Zmniejszenie ilosci podawanego
srodka kontrastowego

Wiekszos¢ prac publikowanych na temat tomografii spektralnej
podkresla jako najwieksza zalete mozliwos¢ lepszego rozréz-
nienia tkanek miekkich oraz mieéni od innych struktur. Dzieki
zastosowaniu nizszej energii wigzki mozliwe jest lepsze uwi-
docznienie kontrastu jodowego, co pozwala na zmniejszenie
ilosci kontrastu podawanego pacjentom. Przektada sie to na
obnizenie ryzyka powiktan oraz, przede wszystkim, wystapienia
wstrzasu anafilaktycznego. Jest to duza zaleta w szczegdlnosci
przy badaniach tomograficznych matych dzieci [5]. Obnizenie
napiecia skanowania pozwala tez na redukcje dawki promienio-
wania, jaka otrzymuja pacjenci pediatryczni podczas badania.

Redukcja dawki promieniowania

Siegeliwsp. [6] przeanalizowali warto$¢ tomograficznego obje-
tosciowego wskaZnika dawki CTDI  (ang. Computed Tomography
Dose Index) i szacunkowej dawki charakterystycznej dla rozmiaru
SSDE (ang. Size Specific Dose Estimate) jako funkcje efektywnej
$rednicy brzucha dziecka. Wykonat to na podstawie raportu
AAPM Task Group 204 [8], w ktérym opisano sposdb obliczania
SSDE dla skandéw tomografii komputerowej brzucha i miednicy
u dzieci na podstawie szerokosci ciata, gdzie efektywna $rednice
ciata pacjenta mozna zdefiniowac jako:

(LAT - AP) @
gdzie:
LAT —wymiar boczny pacjenta na skanie tomograficznym,
AP —wymiar przednio-tylny.
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Analizie poddano badania 860 pacjentéw pediatrycznych
w wieku 12,3 + 5,3 lata. Dla kazdego dziecka, zeskanowanego za
pomoca tomograféw dwuenergetycznych (tj. DECT, z ang. Dual
Energy Computed Tomography), dopasowano pacjenta najblizsze-
go mu wiekiem, o podobnej érednicy efektywnej, ktéry zostat
zeskanowany w sposoéb klasyczny. We wszystkich przypadkach
zakres skanowania rozciggat sie od podstawy ptuc do spojenia
tonowego. Zaréwno w przypadku tomografii spektralnej, jak
i klasycznego skanera do przeprowadzenia analizy uzyto tylko
badan w fazie zylnej uzyskanych po podaniu niejonowego jodo-
wego srodka kontrastowego (300 mgl/mL). Skanowanie rozpo-
czeto sie 60 s po rozpoczeciu wstrzykiwania kontrastu. Dawki
oceniano w pieciu grupach zréznicowanych wzgledem efektyw-
nej $rednicy, tj.: ponizej 15 cm, od 15 do 19 ¢cm, od 20 do 24 cm,
od 25do 29 cmipowyzej 30 cm.

Badany wspoétczynnik CTDI. mierzy promieniowanie wyjscio-

vol
we skanera dla okreslonego rozmiaru fantomu ijest powszechna
miara uzywana dla warunkdéw referencyjnych. Nie odzwierciedla
jednak réznic w dawce promieniowania zwiazanych ze zmianami
wielkosci i/lub ksztattu ciata pacjenta. Model SSDE odnosi sie
natomiast do zmian w dawce pacjenta ze wzgledu zaréwno na
warunki skanowania, jak i zmiany objetosci ciata pacjenta. Na
podstawie zebranych danych stwierdzono, ze wartosci SSDE dla
DECT byty znaczaco nizsze dla wszystkich efektywnych srednic
pacjentéw niz dla tomografii klasycznej (Srednia: odpowiednio
8,5+ 1,8mGyvs. 9,3 +2,0 mGy). Wartosci wspétczynnika CTDI,
réwniez byty mniejsze dla DECT niz dla tomografii klasycznej
(Srednia odpowiednio: 5,6 + 2,4 mGy vs. 6,1 £ 2,7 mGy). Szum,
kontrast i CNR (ang. Contrast To Noise Ratio) nie réznity sie istot-
nie miedzy tymi badaniami.

W podsumowaniu swojej pracy Siegel i wsp. [6], biorac pod
uwage rézne dostepne techniki post-processingu stosowane na
potrzeby PMR, wysunat wniosek, ze badania obszaru brzucha
i miednicy ze wzmocnionym kontrastem nalezy wykonywac przy
uzyciu DECT.

Mozliwos¢ wykorzystania skandw z kontrastem
jodowym do planowania radioterapii

Zastosowanie kontrastu jodowego w wielu przypadkach zwieksza
precyzje lokalizacji wybranych struktur czy tez zmian anatomicz-
nych. Niemniej jednak obrazy CT z kontrastem nie sa rekomendo-
wane do obliczen rozktadu dawki podczas planowania radiotera-
pii. Jesli kontrast jest wymagany z perspektywy diagnostycznej,
to w takim przypadku procedura obrazowa stosowana na potrze-
by radioterapii zaktada konieczno$¢ dwukrotnej akwizycji i na-
stepnie rejestracji obrazéw CT z i bez kontrastu. Nalezy jednak
zauwazy¢, ze w oparciu o metody tomografii spektralnej procedu-
ra ta moze zostac znaczaco uproszczona. Odpowiednio Kawaha-
ra i wsp. [9] zaproponowali program, ktéry umozliwia eliminacje
kontrastu jodowego w obrazie tomografii komputerowej dla pa-
cjentéw przygotowywanych do leczenia radioterapeutycznego.
Przedmiotem oceny wykorzystanej metody byto poréwnywanie
vol. 11
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uzyskanych wartoéci gestosci elektrono-
wych dla dwéch zestawier energii wigzki
80 keV/135 keV oraz 100 keV/135 keV. Skany
wykonywano na fantomie CT-ED (ang. Com-
puted Tomography Number to Electron Den-
sity) oraz na fantomie wykonanym z akrylu,
ktéry posiada miejsce na inserty o réznych
gestosciach elektronowych, symulujacych
rézne typy tkanek, oraz na inserty rézniace
sie stezeniami kontrastu jodowego. Przed-
stawione rozwigzanie wykonane zostato za
pomoca wtasnego oprogramowania napisa-
nego w jezyku Python, ktérego zatozeniem
jest wyznaczenie wartosci stezenia kontra-  referencyjnymi
stu jodowego wzgledem rejestrowanych
gestosci elektronowych oraz liczby HU,
uwzgledniajgc réznice w tych wartosciach
miedzy wysokimi i niskimi napieciami. Naj-
lepsze efekty zostaty osiggniete dla kombi-
nacji energii 80 keV/135 keV. R6znice miedzy
rejestrowanymi wartos$ciami a wartos$ciami
referencyjnymi przedstawiono na rycinie 5.

Samo usuniecie, przy pomocy Opro-
gramowania, kontrastu jodowego ze ska-
néw tomograficznych moze jednak nie
wystarczyé, by skany te byty mozliwe do
wykorzystania w radioterapii. Nalezy tez
zwréci¢ uwage na fakt, ze obecnos¢ kon-
trastu w skanach moze zaburzy¢ uzyskiwa-
ne skany pod katem zrekonstruowanych
jednostek HU. W pracy autorstwa Mdéhlera
iwsp. [10] udowodniono, ze za pomoca DECT mozna zniwelowaé
wptyw kontrastu jodowego na wzgledna gestos¢ elektronowa
(RED, ang. Relative Electron Density) oraz zdolno$¢ hamowania
SPR (ang. Stopping Power Ratio), umozliwiajac tym samym kal-
kulacje rozktadéw dawek. Zaproponowane rozwiazanie moze
ograniczy¢ ilos¢ wykonywanych tomografii w procesie leczenia
onkologicznego. Wykazano, ze dla mniejszych stezen kontrastu
réznice w RED i SPR dla tomografii dwuenergetycznej sa ponizej
1% w poréwnaniu ze standardowymi skanami, gdzie réznice te
wynoszg od 5do 10%.

Dobér odpowiednich energii wiazek fotonowych podczas re-
konstrukcji obrazéw PMR powinien podlega¢ optymalizacji za-
réwno pod wzgledem ilosciowym, jak i jakosciowym. Gtéwnym
parametrem, jaki chcemy maksymalizowad, jest stosunek sygna-
tu do szumu, ktéry rézni sie w zaleznosci od wykorzystywanej
energii. W pracy Pawatowski i wsp. [11] przedstawiono ocene
jakosciowa wykonang za pomoca dedykowanego oprogramo-
wania dla obrazéw PMR zrekonstruowanych w oparciu o DECT
co 10 keV w zakresie od 40 keV do 190 keV. Na podstawie otrzy-
manych wynikéw zauwazono, ze skany zrekonstruowane dla
60 keV i 70 keV charakteryzowaty sie najlepszymi parametrami
okreslajacymijakoéc obrazu (Ryc. 6).
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Zrédto: Opracowanie wtasne w oparciu o materiaty Zrédtowe przedstawione w [9].

Ryc. 6 Poréwnanie wartosci szumoéw i stosunku sygnatu do szumu dla réznych energii wiqzki skanujgcej
Zrédto: Opracowanie wtasne w oparciu o materiaty zrédtowe przedstawione w [11].

Redukcja artefaktéw pochodzacych
od elementéw metalowych

Biorac pod uwage aspekt jakosci obrazu, jednym ze sposobdéw
redukcji artefaktow generowanych na skanach tomograficznych
w wyniku obecnosci elementéw o duzej gestosci w organizmie
pacjenta (np. implanty, protezy, urzadzenia wspomagajace pra-
ce serca) jest wykorzystanie DECT [12, 13].

Mechanizm powstawania artefaktéw opiera sie gtéwnie na
zjawiskach catkowitego pochtoniecia fotondw i utwardzenia
wiazki, ktére zwiekszaja poziom szumédw obrazu i produkuja linie
o wyraznie zwiekszonym sygnale oraz wptywaja na niewystar-
czajacy kontrast pomiedzy tkankami miekkimi. Obecnie oprécz
tomografii spektralnej wykorzystywane sa takze algorytmy ite-
racyjnej redukcji artefaktéw od elementéw metalowych (ang.
IMAR — iterative Metal Artefact Reduction algorithm) [14, 15]. Pa-
watowski i wsp. [16] wykorzystali potgczenie tomografii dwu-
energetycznej z metody iIMAR. Wyniki uzyskane dla réznych
kombinacji obrazéw PMR/klasycznego CT i stosowania (lub nie)
algorytmu iMAR oceniano pod wzgledem jakos$ci obrazu, efek-
tywnosci redukgji artefaktéw, a takze zmian wartosci HU w ele-
mentach metalowych. W oparciu o analizy przeprowadzone dla

D

Ryc. 5 Poréwnanie gestosci elektronowych otrzymanych przy zastosowaniu réznych wartosci potencjatu elektrycznego z wartoSciami
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Ryc. 7 Obrazy fantomu antropomorficznego obszaru miednicy wykonane wiqzkq polienergetyczng, uzy-

fizyka medyczna \ medical physics

obrazéw uzyskanych dla fantomu cylindrycznego z insertami
materiatéw o duzej gestosci, a takze fantomu antropomor-
ficznego obszaru miednicy z umieszczona endoproteza stawu
biodrowego (Ryc. 7), stwierdzono, iz potaczenie rekonstrukgji
o energii 70 keV i metody iIMAR pozwala na znaczna redukcje
artefaktéow z jednoczesnym wzrostem rozréznialnosci tkanek
o podobnych liczbach HU.

skane z tomografii dwuenergetycznej, z rekonstrukcjq z wykorzystaniem iMAR | bez
Zrédto: Opracowanie wtasne w oparciu o materiaty zrédtowe przedstawione w [16].
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Podsumowanie

Tomografia spektralna stopniowo zmienia sposdéb, w jaki prakty-
kuje sie tomografie komputerowa. W ostatnich latach obserwuje
sie zwiekszone wykorzystywanie skaneréw dwuenergetycznych
w diagnostyce obrazowej. Dzieje sie to gtéwnie ze wzgledu na re-
dukcje skutecznej dawki promieniowania i mniejsze zapotrzebo-
wanie na dozylna dawke kontrastu w poréwnaniu z badaniami
konwencjonalnymi. Na podstawie przyktadéow przytoczonych
w tym opracowaniu mozna zauwazy¢ przewage tomografu dwu-
energetycznego nad klasycznym tomografem. W szczegélnosci
badania prowadzone przy uzyciu tomograféw spektralnych po-
zwalajg na uzyskanie jako$ciowych i ilosciowych informacji o skta-
dzie tkanek, ktére sg nierozréznialne podczas badan przeprowa-
dzonych przy uzyciu tomograféw konwencjonalnych. B
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