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1. Uvod

Vrlo brzo nakon otkri¢a rendgenskih zraka one pronalaze svoju primjenu i u medicini.
Danas veliki dio medicinskih dijagnosti¢kih metoda koristi rendgensko zraCenje zbog razvoja
tehnologije 1 novih uredaja velikih moguénosti. Jedna od dijagnostickih metoda je
kompjuterizirana tomografija (CT). U kompjuteriziranoj tomografiji rendgenske zrake prolaze
kroz pacijenta iz razli¢itih kutova. Oslabljene zrake biljeze detektori zracenja, a dobivene
vrijednosti apsorpcije obraduju se racunalno. Vrijednosti apsorpcije rendgenskih zraka se
naposljetku prikazuju na ekranu racunala primjenom sive skale. Na taj na¢in kompjuterizirana
tomografija omogucuje uvid unutraSnjosti promatranog pacijenta. Negativna strana
kompjuterizirane tomografije jest §to su CT uredaji izvori ionizirajueg zraCenja koje moze
prouzrokovati karcinom.

Na slici 1. mozemo uvidjeti porast medicinskog ozracivanja te uporabe CT uredaja u
Sjedinjenim Ameri¢kim DrZzavama. Pocetkom 80-ih godina proslog stolje¢a ozracenost
prosje¢nog stanovnika SAD-a umjetnim izvorom zra¢enja bila je 15% od ukupnog ozracenja, a
2006. godine raste na 50%. Porast koriStenja kompjuterske tomografije za posljedicu je imao

porast godi$nje doze medicinskog zrac¢enja s 0,5 mSv na 3 mSyv, slika 2.

NCRP Report No. 160, lonizing Radiation
Exposure of the Population of the United States

2006

Early 1980s

Background (50 %)

Background (83 %)

Occupational / Occupational / industrial (0.1 %)
industrial (0.3 %) ‘
Consumer (2 %) Consumer
(2 %)

Medical
(15 %)

Medical (48 %)

Early 1980s 2006
Collective effective dose
(person-Sv) 835,000 1,870,000
Effective dose per individual
in the U.S. population (mSv) 3.6 6.2

Slika 1. Usporedba izlozenost ionizacijskom zrac¢enju u SAD-u 1980-ih i 2006. godine. [21]



Medical Exposure of Patients
S (percent), 2006

Medical Exposure of Patients
Collective Hg (percent), early 1980s

Radiographic —
(68 %)
/ \‘

Computed tomography
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\

(49 %)
— Computed ‘

[~ gl tomography
(3%)
\ ‘,"' Radiographic
\ / (11%)
N 3

Nuclear
med iCine Nuclear medicine
o 0, 4
Interventional (26 %) (26%)
(3 %) Inte(r;/:r;/l:c))nal

Slika 2. Porast pregleda kompjuterskom tomografijom. [21]

Uvijek kada dolazimo u dodir sa zra¢enjem, potrebno je poduzeti odredene mjere
sigurnosti. Te su mjere dane su u prilogu A i linkom danim na kraju u literaturi [14] (Zakon o
radiolo$koj i nuklearnoj sigurnosti (NN 28/10)).

Tri razine opravdanosti koristenja zra¢enja u medicinske svrhe [15]:

A. Prva razina — uporaba zracenja u medicini prihvatljiva je kada ¢ini viSe dobra
nego zla
B. Druga razina — odredeni postupak za jasno postavljeni cilj

C. Treca razina — prilagodavanje postupka svakom bolesniku

Cilj je ovog rada uvidjeti kako dobiti dobru dijagnosticku informaciju bez velikog
povecanja doze koju bi pacijent morao primiti. Rad ¢e se temeljiti na provjeravanju kvalitete
slike koju dobijemo mijenjajuci razliite parametre, a pritom obra¢amo pozornost na koli¢inu
primljene doze.

Sva mjerenja izvrsit ¢e se na MDCT uredaju Siemens Somatom Sensation Open u
osjeckom KBC-u. Mjerit ¢e se kvaliteta slike koja se dobije na CT-u od PMMA fantoma (visoki
i niski kontrast) te doza koju bi primio pacijent za neko mjerenje s tim postavkama. Kako se
svake godine sve viSe 1 viSe pacijenata izlaZe medicinskom zracenju, potrebni su protokoli
kojima bi se regulirala njihova izlozenost zracenju. Svako tkivo ili organ ne reagira na zracenje
jednako. Pojedini se organi ne smiju izlagati prevelikom zracenju zbog moguéeg ostecenja i

povecavanja vjerojatnosti dobivanja karcinoma.



2. Opis uredaja za kompjutersku tomografiju

2.1. X — zrake (rendgenske zrake) i rendgenske cijevi

Godine 1895. Wilhelm Conrad Rontgen, njemacki fiziCar, otkriva posebnu vrstu
elektromagnetskog zracenja koju naziva X-zrake, kasnije rendgensko zraCenje. Pri otkricu
Rontgen primjecuje da su one nevidljive, prolaze kroz materiju, izazivaju fluorescenciju, te da se
ne otklanjaju u magnetskom polju. Kasnije, 1912. godine, Max Theodor Felix von Laue, Paul
Knipping i Walter Friedrich pokusom dokazuju difrakciju X-zraka. Time je potvrdena valna
priroda X-zraka.

Rendgensko zraenje nastaje tako da se anoda bombardira brzim elektronima. Ti
elektroni se ubrzavaju u rendgenskoj cijevi. U rendgenskoj cijevi se kao izvor elektrona
upotrebljava volframova zarna nit koja sluzi kao katoda. Anoda i katoda nalaze se u staklenom
balonu u kojemu je isisan zrak do tlaka 10 Pa. Na temperaturi od 2300°C Zarna nit emitira
elektrone. Zbog postojanja elektricnog polja izmedu anode 1 katode elektroni koji su emitirani iz
zarne niti ubrzavaju se. Pri udarcu elektrona u anodu kineticka energija ubrzanog elektrona se
pretvara velikim dijelom u toplinu (96% - 97%), a tek ostatak u rendgensko zracenje. Toplina se
u meti razvija zbog toga Sto elektroni postupno gube energiju u sudarima s atomima. [1] Sila na
elektron naboja e, koja se javlja zbog elektricnog polja, iznosi

_Uae
d

pri ¢emu je d razmak elektroda, a Ua napon izmedu elektroda.

g 3
rentgensko
zracenje

Slika 3. Rendgenska cijev. [2]



Nesto prije udarca elektrona u anodu elektron poprima brzinu vi. Kineticka energija elektrona,
definirana preko rada, je

2
meV;
Fd =
2

gdje je me masa ubrzanog elektrona. Izjedna¢avanjem formula dobivamo izraz za povezanost

napona i brzine elektrona.

2eU,
me

Ulz

Anodna struja zasicenja, struja elektrona, la; koju katoda koja je uzarena moze emitirati

glasi:

) eU,
Iaz = CAT exp(ﬁ

Taj izraz se naziva Richardsonovim zakonom, pri ¢emu je C koeficijent proporcionalnosti koji
ovisi o materijalu koji se koristi, A povrsina katode, T temperatura katode, k Boltzmannova
konstanta (1,38-102%J/K), eUa izlazni rad elektrona. Iz relacije mozemo vidjeti da maksimalna
struja elektrona ovisi o temperaturi koja se regulira strujom zarenja katode l;. Tom strujom
mozemo upravljati brojem emitiranih elektrona iz katode i anodnom strujom. U podrucju
prostornog naboja moZze se regulirati struja emitiranih elektrona anodnim naponom. Ali, kad
anodni napon prijede odredenu vrijednost, kad svi emitirani elektroni dospiju do anode, anodna
struja viSe ne moze rasti jer je u podrucju zasic¢enja. Za podrucje malog anodnog napona struja

rendgenske cijevi I, dana je Longmir-Schottkyjevom relacijom.

3/2
a

I, = KU
Koeficijent proporcionalnosti K ovisi o0 geometrijskim svojstvima rendgenske cijevi.

Rendgenske cijevi ve¢inom rade u podrucju struje zasi¢enja gdje je ovisnost o anodnom
naponu slabo izrazena. Struju zasi¢enja reguliramo promjenom struje zasienja katode ;.
Podruc¢je rada zarne niti od volframa je na temperaturi od oko 2200°C do 2500°C sto joj daje
radni vijek od oko 4000 sati jer temperatura taliSta volframa iznosi 3370°C. Katoda se izvodi u

obliku spirale ili zavojnice zbog toga da izvor elektrona ima kruzni, tj. cilindri¢ni oblik. Kao §to



mozemo primijetiti na slici 4., elektroni su fokusirani fokusiraju¢om elektrodom u smjeru anode

gdje padaju na njeno usko podrucje, fokus.

elektroda za fokusiranje

;__“___"_"
/ anoda
\_—_‘
Y/
%
= %
volfram
7 T
1T
==
katoda kao elektroni
zavojnica

Slika 4. Katoda u rendgenskoj cijevi. [2]

Pri visokim anodnim naponima, strujama i zbog usnopljavanja te malog razmaka elektroda,

anoda se jako zagrijava i zbog toga joj je potrebno prisilno hladenje.

tuliac anoda
N

katoda bakar

—w» izlaz ulja

ulaz ulj

miaz
elektrona

volframska ploc¢ica prozorcic od

berilijia

rentgensko
zracenje

Slika 5. Uljem hladena rendgenska cijev. [2]

Na slici 5. vidimo tuljac koji obavija anodu radi spre€avanja rasprSenja rendgenskog zracenja.
ZraCenje izlazi kroz dio tuljca koji je od berilija, koji zbog malog atomskog broja (Z=4) lako
propusta rendgensko zraCenje. Da se sprijeCi rastaljenje anode zbog visokih temperatura
(volframska anoda 1500°C, bakreni dio anode 800°C), te da bi se postigle vece energije zracenja,
anoda se hladi uljem ili vodom u rashladnom sustavu. Veliku snagu moZemo ostvariti ukoliko

umjesto staticke anode koristimo rotiraju¢u. Rashladni su ucinci na taj nacin i do desetak puta



vec¢i. Anoda je na istoj osovini s bakrenim valjkom koji predstavlja rotor. Brzina vrtnje je oko

2800 okr./min., a moze se povecati i do 8400 okr./min.

kut udaranja ’_-N‘A 9

rotirajuca anoda

§ e

Zarifna tocka "prave” firine

—

I*r\

Zari$na tocéka "efektivne"” §irne

centralna os

Slika 6. Rotiraju¢a anoda. [10]

Anode se u vec€ini slucajeva izraduju od materijala s visokim atomskim brojem radi
povecanja efikasnosti zaustavljanja elektrona koji dolaze od katode. Primjer tih materijala su
volfram, renij i molibden. Ti materijali imaju visoko taliSte.

Kako se u radiologiji zZeli izbje¢i pojava polusjena na radiolo$koj snimci, anoda treba biti
Sto manja. Primjerice, za pretragu pluca koristi se veli€ina zarista anode od 0,1 do 0,5 mm, malo
zariSte. Kako zelimo da vecina rendgenskog zracenja bude usmjerena prema pacijentu, ono se
izvodi pod kutom u odnosu na snop (Slika 7.). Time se postiZe povecanje povrsine anode koja je
izloZena elektronima te je veca raspodjela topline na anodi. Pove¢avanjem kuta povrSine anode u
odnosu na upadni snop elektrona smanjuje se veli¢ina zariSta koju vidi film, tj. povecava se

rezolucija.



i 'S.\ S‘ '&\

——Btvarna velicina —i—xvarna velicina

Sirina upadnog fokusa  Sirina upadnog fokusa
Snopa elektrona snopa elektrona
Velicina fokusa
Koju vidi film
Velicina fokusa
*| |[*koju vidi film
E— Film Film

Slika 7. Promjena kuta anode. [3]

Negativna strana ovakve izvedbe anode je tzv. heel efekt (Slika 8.). Ovaj efekt karakterizira
opadanje intenziteta rendgenskog snopa u ravnini okomitoj na prostiranje snopa u smjeru anode.
Razlog tome je Sto dio rendgenskih zraka se stvara unutar same anode. Fotoni unutar anode
moraju proé¢i kroz samu anodu te im zbog toga intenzitet slabi. Dio rendgenskog zracenja koji je
na strani katode ima jaci intenzitet jer na tom dijelu fotoni prolaze kroz manji dio anode nego

fotoni na strani anode. Smanjenjem kuta anode povecava se heelov efekt jer vefina fotona

prolazi kroz samu anodu.

CENTRALNA
ZRAKA

14" X 17" FILM
A1 56 73 85 95 100 102 104 105 102 95

Slika 8. Heel efekt. Intenzitet zraka na strani katode jaci je nego na strani anode. [3]



2.2. Sudari s anodom

Pri prodiranju ubrzanog elektrona u povrsinski sloj mete (anodu) mogu nastati Cetiri tipa
sudara. U prvom tipu sudara, tzv. ionizacijskom sudaru, ubrzani elektron se sudara s atomima
mete. U tim uzastopnim sudarima on mijenja svoj pravac kretanja i stvara ionizaciju. Prilikom
sudara dolazi do prijenosa energije upadnog elektrona i orbitalnih elektrona atoma mete.
Orbitalni elektroni mete bivaju izbaeni iz atoma te i oni sami mogu imati dovoljno energije da

nastave daljnju tzv. sekundarnu ionizaciju. Takve sekundarne elektrone nazivamo delta zracenje.

K-karakteristiéno
zradenje
R

i
delta zraci

izbaceni
K-clektron

Slika 9. Tipovi sudara. [4]

Ostali tipovi sudara su tzv. radijacijski sudari. Ovim tipovima sudara nastaje rendgensko
zraCenje. Dva tipa sudara pridonose zako¢nom zracenju (Bremsstrahlung). Na slici 9. moZemo
vidjeti dvije mogucnosti nastanka zako¢nog zracenja. Ubrzani elektron moze se naglo zaustaviti
u sudaru s jezgrom ili usporiti prolaze¢i pored nje mijenjajuéi svoju prvobitnu putanju. Promjena
putanje se dogada zbog toga Sto su masa i naboj jezgre puno veci od mase i naboja samo jednog
elektrona. Elektron mijenja prvobitnu brzinu vi u brzinu vz i time mu se mijenja njegova
prvobitna kineticka energija. Razlika energije AE =FE; —E, se pretvara se u foton
elektromagnetskog zraCenja frekvencije f. Ta razlika jednaka je izrazu AE = hf gdje h oznacava

Planckovu konstantu (h = 6,625-1073Js). Dalje mozemo pisati da je



kada bi se sva pocetna kineticka energija pretvorila u elektromagnetsko zracenje (rijedak dogadaj

prikazan na Slika 9. krajnje desno). Time bismo onda dobili najkrac¢u valnu duljinu (najvisu
frekvenciju) za dani anodni napon Ua. S k smo koeficijentom proporcionalnosti oznadili k = %

koji iznosi k =~ 12,4-10" Vm.

;I'mlnz 'q'mlna lmlnd

Slika 10. Kontinuirani spektar zako¢nog zracenja. [2]
Na slici 10. mozemo primijetiti da porastom napona U, raste i intenzitet zracenja J. Takoder
treba spomenuti da intenzitet zradenja ovisi i o materijalu anode. Sto je veéi atomski broj Z (broj
protona, tj. elektrona) materijala od kojeg je anoda napravljena, veéi je intenzitet zracenja.
Mjerenja pokazuju da je odnos intenziteta, atomskog broja, anodne struje, te napona na anodi
dan u odnosu kao
] =, ZUZI,
pri ¢emu je Ck koeficijent proporcionalnosti. Uzmemo li u obzir da je elektricna snaga
rendgenske cijevi
P=U,l,
dobivamo stupanj djelovanja rendgenske cijevi kao

n=cZU,

Za anodni napon od oko 400kV i veliki Z se moze ostvariti stupanj djelovanja od samo 3%.



Cetvrti tip sudara je sudar kod kojeg nastaje karakteristicno rendgensko zradenje.
Karakteristicno zracenje nastaje tako da ubrzani elektroni izbacuju elektrone iz atomskih ljuski
na najnizim energetskim stanjima. Prazna mjesta koja ostaju popunjavaju se elektronima koji se
nalaze na viSim energetskim stanjima. Pri tom popunjavanju zra¢i se energija u obliku
karakteristicnog rendgenskog zraCenja (foton) jednaka razlici viSeg i nizeg energetskog stanja.
Zracenje koje je nastalo ima samo nekoliko valnih duljina koje su karakteristi¢éne za element od
kojeg je anoda. Uvjet za nastajanje karakteristicnog zraCenja odredene valne duljine A, je da

anodni napon rendgenske cijevi mora biti veci od kriticnog anodnog napona, tj.

k
Ua,krit = Z

gdje je k koeficijent proporcionalnosti.

Intenzitet karakteristicnog zracenja uz anodni napon visi od 4 Uy y;1ZNOSi

J= CdIa(Ua - U, krit)n

Pri ¢emu je cq koeficijent proporcionalnosti.

4

i
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Slika 11. Karakteristi¢ni spektar diskretnog zracenja. [2]

2.3. GuSenje X-zracenja u tvarima

Prolaskom kroz neku homogenu tvar smanjuje se intenzitet rendgenskog zracenja po

zakonu:

Ja =Joe™#®
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pri ¢emu je Jqg intenzitet zracenja na izlazu iz sloja debljine d, Jo je intenzitet zracenja na ulazu u
sloj, a p je atenuacijski koeficijent (koeficijent guSenja). Koeficijent gusenja sastoji se od
koeficijenta apsorpcije t, dva koeficijenta rasprSenja ok (koeficijent rasprSenja u klasi¢nom
smislu) 1 oc (koeficijent rasprSenja zbog Comptonovog efekta), te koeficijenta gusenja zbog

stvaranja parova elektron-pozitron x.

Uu=17+ oy+o.+nm

Koeficijent klasicnog rasprSenja vecinom prevladava u podru¢ju gdje su kratke valne duljine 1
mali atomski brojevi. Komponenta m prevladava kod velikih energija rendgenskog zraenja, te
postaje veca §to je frekvencija zracenja visa. Kod Comptonovog efekta energija je nakon sudara
manja od ulazne, tj. frekvencija se smanjuje jer se dio energije gubi na izbijanje elektrona iz

vanjske ljuske.

100 T T T TTTI] T T
| FOTOELEKTRICNI i
~ 80 EFEKT
— - STVARANIE N
o PAROVA
£ g0 r 7
)
o‘) = -
E -
S 40
< L ]
20 COMPTONOY EFEKT 7
TR S N RN ] & 4 il [ RN i I I i

102 10" 10 10 10
Foton energija (MeV)

Slika 12. Shematski udio pojedinih procesa za apsorpciju rendgenskog zracenja u ovisnosti o

energiji upadnih fotona i atomskom broju apsorbera. [3]
Za koeficijent apsorpcije vrijedi da je
T=apZ3A3
pri ¢emu je p gustoca tvari kroz koju zracenje prolazi, Z je atomski broj elementa od kojeg je
anoda napravljena, A je valna duljina zracenja, a je koeficijent proporcionalnosti. 1z toga slijedi

da ¢e rendgensko zracenje s kra¢im valnim duljinama biti manje apsorbirano od onog s veéim, tj.
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zraCenje s kra¢im valnim duljinama biti ¢e prodornije. Za rendgensko zracenje kratkih valnih
duljina kazemo da se zove tvrdo zracenje, a za rendgensko zracenje dugih valnih duljina kazemo

da se zove meko zracenje.

2.4. Uredaj za kompjuteriziranu tomografiju

Razvoj uredaja za kompjuteriziranu tomografiju odvijao se relativno brzo s obzirom da je
prvi CT uredaj instaliran u jednoj engleskoj bolnici 1971. godine. Prva generacija uredaja
sastojala se od jednog detektora (danas vise) za pretvorbu intenziteta zraCenja u elektricnu
veli¢inu i rendgenske cijevi kao izvora zra¢enja. Rendgenska cijev i detektor su postavljeni su po
unutras$njem obodu prstena CT-a u ¢ijem srediStu se nalazi pacijent. Pomaci detektora i izvora
medusobno su jednaki. Prva generacija zahtijevala je mjerenje od oko 5 minuta pri ¢emu je

pacijent bio izlozen dugom zracenju. Proces se sastojao od translacije i rotacije.

rentgenska cijev

\
¥
i
]
7/ l-.:
’
:\-‘f:‘.

Slika 13. Prva generacija CT uredaja. [2]

Vec pri drugoj generaciji povecava se broj detektora u nizu i po pravcu (18 - 24 detektora). U
tom se sluc¢aju moglo iskoristiti viSe pravaca zracenja (lepezasto zracenje). Vrijeme izloZenosti
pacijenta snimanju skrac¢eno je na 20 sekundi. U tom je vremenu pacijent mogao i zadrzati dah
pri ¢emu ne bi bilo zamagljenja slike zbog pomicanja organa tokom disanja. Kao 1 u prvoj

generaciji zadrZan je nacin rada translacijom i rotacijom.
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Slika 14. Druga generacija CT uredaja. [2]

U tre¢oj generaciji uredaja povecan je broj detektora (oko 360) koji su smjesteni polukruzno po

obodu kruznice, na suprotnom kraju od izvora. Za nacin rada ostalo je samo rotacijsko gibanje.
Vrijeme snimanja skra¢eno je na 10 do 5 sekundi.
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Slika 15. Trec¢a generacija CT uredaja. [2]

Detektori u cetvrtoj generaciji CT uredaja rasporedeni su po cijelom obodu prstena (oko 2500

detektora) koji je statiCan. Rendgenska cijev jedini je pokretni dio te se pomice za 180°. Vrijeme
snimanja skraceno je na 2 do 3 sekunde.

13



rentgenska cijev

//w”"\\N

detektord "lllll\“

Slika 16. Cetvrta generacija CT uredaja. [2]

Peta generacija uredaja za kompjutersku tomografiju nema pomic¢nih dijelova. Pomak izvora
rendgenskog zracenja ostvaruje se otklonom mlaza elektrona u magnetskom polju koji izlaze iz
elektronskog topa na anodu u obliku prstena na kojoj se emitira rendgensko zracenje. Ovakvom
izvedbom CT uredaja omogucuje se najveca brzina dobivanja slike, svega 0,1 sekundu. Pozitivna
strana kratkog vremena dobivanja slike je u tome $to se omogucéuje snimanje srca i drugih
pokretljivih organa u jednom trenutku bez zamagljivanja slike. U danasnje doba najvise se
koriste CT uredaji trece i1 Cetvrte generacije.

Za izvor rendgenskog zracenja trece i Cetvrte generacije CT uredaja koristi se rendgenska
cijev s rotiraju¢com anodom koja radi u pulsirajuéem nacinu. Anodni napon iznosi od oko 100 do
160 kV, a impulsi traju od 2 do 3 ms uz struje od 600 do 650 mA.

Detektor je jedan od najvaznijih dijelova CT uredaja. Njegov otvor definira putanju
rendgenske zrake i1 prostornu rezoluciju, a osjetljivost kontrast i rezoluciju slike. Najcesce
koristeni detektori su scintilacijski, plinski 1 poluvodicki detektori.

Scintilacijski detektori apsorbiraju fotone, te emitiraju svjetlo razmjerno koli€ini
apsorbirane energije. Osjetljivost im se povecava spajanjem na fotomultiplikator. Pojacane struje
elektrona kod fotomultiplikatora prolaskom kroz otpor stvaraju padove napona koji su razmjerni
ocitavanju, a zatim se pojacavaju i dovode do analogno-digitalnih pretvornika (A/D). Takav tip
detektora pravi se od natrij-jodida (Nal), cezij-jodida (Csl), ili bizmut-germanata (BiGeO) te ima
malu vremensku konstantu i veliko dinami¢ko podru¢je (1:10%).

Plinski detektori djeluju na nacelu ionizacije plina prolaskom rendgenskog zracenja kroz
njih. Sastoje se od dvije elektrode: kuéista (od volframa) i sredisnje elektrode. Od plinova koriste
se ksenon ili mjeSavina ksenona i kriptona. Njihovo je dinamicko podrucje manje i manja je

osjetljivost uz vecu vremensku konstantu.
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Poluvodicki detektori pogodni su za slaganje u niz jer su malih dimenzija. Osjetljivost je
bolja od plinskih detektora. Upotrebljavaju se u kombinacijij cezij-jodid s foto diodom.
Prolaskom zrake kroz tijelo podaci o apsorpciji preko detektora se pretvaraju u napon koji
se pojacava do odredene veli¢ine za analogno-digitalnu (A/D) pretvorbu. Postoje jos i kontrolni
detektori (jedan ili vise) koji mjere intenzitet zracenja Jo od same rendgenske cijevi. Polozaj
rendgenske cijevi i ozra¢enih detektora mora biti poznat u svakom trenutku kako bismo znali

to¢nu poziciju slikovnih elemenata te njima pridruzili odgovarajuce svjetline.

2.5. MDCT tehnologija

MDCT (eng. Multi detector row computed tomography) su CT uredaji koji se sastoje od
viSe redova detektora oko pacijenta u longitudinalnom smjeru, tj. poredani duz pacijentove
duzine na bolni¢kom stolu CT-a (Slika 17.). MDCT uredaji koriste samu geometriju uredaja za
kompjutersku tomografiju tako da luk detektora rotira skupa s izvorom rendgenskog zraCenja.
Glavna je prednost ove tehnologije da moze raditi vise presjeka, slojeva (eng. slice), istovremeno

i time efektivnije iskoristiti zracenje dobiveno od rendgenske cijevi.

Single Detector Row Multiple Detector Row

Slika 17. Svi CT uredaji imaju detektore na luku oko pacijenta, ali samo MDCT uredaji imaju

vise od jednog detektora okomitog na z os. [5]

Ovim postupkom smanjuje se vrijeme potrebno da se skenira neki dio tijela pacijenta. Ova
tehnologija omogucava da se skenirani dio tijela razdvoji na tanke kriske. Sto su kriske tanje,
prostorna rezolucija se povecava, tj. slike postaju kvalitetnije. U novije vrijeme broj redova

detektora stalno je u porastu ¢ime se ubrzava i rad uredaja. Takoder, proizvode se i CT uredaji s
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dvama izvorima rendgenskog zracenja Sto dodatno ubrzava rad uredaja. Noviji modeli CT
uredaja mogu volumni prikaz abdomena rekonstruirati u dijelu sekunde omogucujuéi time 1
funkcionalni prikaz anatomije (npr. rada srca).

Jedan od oblika detektora koji se javlja u MDCT tehnologiji prikazan je na slici 18.

5 mm 25 1181 X LA 2.5 5 mm

Slika 18. Ovakva geometrija detektora koristena u MDCT-u (za 8 detektora u z smjeru)

omogucuje istovremeno skeniranje 4 sloja do 5 mm debljine. [5]

Ako Zelimo ovim nac¢inom slaganja detektora manje presjeke, koristimo samo redove u sredini.
Ovakav oblik detektora jeftiniji je te geometrijski je uc¢inkovitiji. Uzmemo li za primjer 64 reda
detektora, u teoriji bismo trebali dobiti 64 presjeka duz z osi, ali za uske presjeke, kriske,
geometrijski oblik zrake (konusna zraka) onemogucava dobivanje 64 nezavisna presjeka, tj. taj
broj manji je od 64.

Na slici 19. mozemo vidjeti MDCT uredaj koristen u KBC-u Osijek.

SOMATOM Sensation
i

Slika 19. Simens Sensation Open koristen u KBC Osijek.
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3. Nacin dobivanja slike

3.1. Opcenito

Kompjuterska tomografija, kao Sto je receno u nazivu, koristi racunala za matematicku
rekonstrukciju koeficijenata gusSenja u snimanom dijelu tijela koriste¢i mjerene intenzitete
zrac¢enja snopova koji su prosli kroz tijelo pacijenta. Ti se koeficijenti tada pretvaraju u nijanse
sivila radi lakSe vizualizacije snimanog dijela tijela.

U prvoj je izvedbi tomograf imao snop rendgenskog zracenja koji prolazi kroz snimano
tijelo po njegovoj duljini presjeka. Debljina snopa zracenja krece se izmedu 1 1 10 mm. Na

suprotnoj strani od izvora nalazi se detektor.

lzvor zracenja

$ detektor

Slika 20. Nacelo rendgenske tomografije. [2]

Svakim snopom dobivamo podatak o intenzitetu zracenja pri prolasku kroz tijelo. To jest,

Ja =Joe M

iz ¢ega slijedi

J = Joexp(= ) pyiAl)
=1

J

Presjek kroz pacijenta podijelimo na mrezu malih slikovnih elemenata j, pri ¢emu svaki od tih

elemenata ima svoj odredeni koeficijent guSenja pj;. Za odabrani broj n duz elemenata zrake,

logaritmiranjem prethodne jednadzbe dobivamo linearnu jednadZzbu s nepoznanicama ;.

i]n]_oz . .+ e+ =k
Al ]ni 25T Uz; Us; Uni i
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Slika 21. Dobivanje slike. [2]

Iz jednadzbe mozemo vidjeti da nam je konstanta ki poznata jer znamo Jni, Jo i Al. Ako
translatiramo, paralelno, rendgensku cijev i detektor dobivamo m paralelnih putova. Npr. za

n=160, te m=200 dobivamo 160x200 = 32000 nepoznanica u sustavu od 200 jednadZbi.

Mi1 + Haq + pzg + ot Uy = Ky
Uiz + Uop + psp + o+ Uy = k3

Uim + Uom + Uzm + =+ lpm = ki

Za odredivanje n-m elemenata potrebno je vise jednadzbi. One se dobivaju pomicanjem izvora
zraCenja 1 detektora za 180° po jedan stupanj. Svakim stupnjem mjerimo intenzitet zraCenja.
Slijedi da sad imamo 200x180=36000 jednadzbi. Kako je sad broj jednadzbi veéi od
nepoznanica, slikovnih elemenata, mogli bismo odrediti vrijednost kvadratica. Kako to nije
slucaj, jer su neke jednadzbe medusobno zavisne, broj jednadzbi zapravo se smanjuje. U tom se
slucaju koriste razli¢ite metode izracunavanja.

Vrijednost koeficijenta guSenja p;; razmjerna je gustoci tkiva na tom mjestu. Izraunata
vrijednost pj; pretvara se digitalno-analognim pretvornikom u analognu veli¢inu, tj. napon kojim

se upravlja Wehneltov cilindar katodne cijevi monitora. Wehneltov cilindar kontrolira broj
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elektrona koji izlaze iz cilindra. Efekt koji mi primje¢ujemo promjena je u svjetlini zrake na
zaslonu.

Zbog koristenja racunala, tomografija razlikuje do 1000 razina gustoce. Da se t0
moze prikazati na zastoru katodne cijevi koja razlikuje samo 20 nijansi svjetljivosti, zastor treba
dovesti na uze podrucje, tj. ono koje je zanimljivo s obzirom na promatrani objekt. Na taj na¢in
pomice se prozor fine rezolucije prema gusto¢ama tkiva na promatranom objektu. Jedinica
kojom se izrazava fina rezolucija gustoce je hounsfield (oznaka H) ili CT broj koji je definiran

relacijom

pri ¢emu je u,, koeficijent guSenja vode. Koeficijent k, se odabire brojem 1000 tako da gustoca

kostiju bude za svoju najvecu gusto¢u 1000 H.

Tkivo CT broj (H) ‘

Voda 0
Zrak -1000
Krv 43-65H
Mozak 30-40H
Srce 27 —-45H
Jetra 47-73H
Masno tkivo -7—-100 H
Pluc¢a -750 — -900 H

Tablica 1. Tkivo i pridruzeni CT broj. [3]

Cijela skala ne treba se prikazati na zaslonu, nego samo neki dijelovi koji ovise o pretrazi koja se

obavlja gdje onda odaberemo prozor fine rezolucije.
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3.2. Algebarske metode

3.2.1. Metoda zbrajanja

Pojedini elementi gustoce tkiva ne mogu se izraunati iz jednostavnog razloga $to je broj
nepoznanica veci od broja jednadzbi. Elementi slike dobivaju se iz izmjerenog gusenja svake
zrake S$to ide od izvora zracenja do detektora pri prolasku kroz tijelo, tj. presjeka u kojem se zele
odrediti pojedini elementi. Osnovne podatke dobivamo iz jednadzbe guSenja rendgenskih zraka

koju smo spomenuli u prethodnom poglavlju

Koeficijent k; odreduje prigusenje rendgenskog zracenja jedne zrake. Metoda koristena u prvim
CT-uredajima temeljila se na nacelu odredivanja srednje vrijednosti zraka koje prolaze kroz

element kojem odredujemo koeficijent gusenja p,, tj.

pri ¢emu je n; broj elemenata na duljini prolaska zrake [; = n;Al. Broj m, predstavlja broj zraka
koje prolaze kroz element e presjeka. Podatak za k; podijelimo s brojem elemenata n; te
dobivamo srednju vrijednost k;, zraka koje prolaze kroz element m,. Nakon toga, dobiveni zbroj

podijelimo s m,, te time dobivamo srednju vrijednost gusenja tog elementa.

K
k ks

AlB|c slal2|, * T/l/ “

1N, 9
| | |

elrl = | 5|43 ‘L,,Jf\ﬁ,?i_c’__ikm
N I |

H 213171 PPk,
S

BEATRER k

—7—/1@ ,‘i-f / ?“ 12

Slika 22. Primjer. [2]
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Primjer metode prikazan je na slici 22. Uzmemo li za primjer zraku k,, mozemo primijetiti da
ona prolazi kroz elemente A, E, I. Sumiranjem vrijednosti A=3, E=4 i 1=1 za k, dobivamo broj
8. Srednju vrijednost dobijemo tako da podijelimo broj elemenata kroz koje je zraka prosla, n =
3, iz Cega slijedi k,¢ = 2,606.

U stvarnosti mi ne znamo vrijednosti pojedinih elemenata, nego samo znamo vrijednosti
omjera guSenja. Vrijednosti elemenata A, B, C... izraCunavamo na temelju poznatih vrijednosti

k;. Tako da za B; dobivamo

mp

1
Bi=— ) ki = 3,66
l mB L LS

i s pove¢om pogreskom od 8,4%.
Ova metoda, kao i ostale algebarske, rijetko se upotrebljava u rendgenskoj

kompjutoriziranoj tomografiji.

3.2.2. Metoda algebarske rekonstrukcije

Metoda koja poboljSava rezultate naziva se metoda algebarske rekonstrukcije. Ona
zahtijeva raCunanje rezultata nekoliko puta dok se ne dobije zadovoljavajuca tocnost. Prvi je
korak u racunanju spomenuta metoda zbrajanja. U drugom koraku odredujemo razliku izmedu
izmjerene vrijednosti gusenja zrake k; i vrijednosti K; koja prezentira zbroj svih izracunatih
vrijednosti od pojedinih elemenata A;, B;... kroz koje prolazi zraka K;. Srednja vrijednost od K;

dobiva se dijeljenjem brojem elemenata slike n kroz koje prolazi zraka. Opcenito

ki K;
Ak; = kis — Kis = T
l l

Nakon toga Zelimo odrediti dodatnu vrijednost A’ $to treba dodati izracunatoj vrijednosti za

element X;. Opcenito za tu dodatnu vrijednost vrijedi

Za primjer elementa B vrijedilo bi
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B; + Ay = 3,665 + 0,26 = 3,925

Kao §to mozemo primijetiti, priblizili smo se to¢noj vrijednosti elementa B. U tre¢em koraku

izraGunavamo nove vrijednosti A’k; te ponavljamo postupak za dodatnu vrijednost s A'k;, tj.

1 <
A;C, = _2 A,ki
My =

Iz toga mozemo zakljuciti da za dobivanje sve to¢nije vrijednosti vrijedi postupak
Xyi =X + A + A + A + -

Ipak, ovaj postupak ne mora dovoditi do tocnosti. Uvijek postoje slucajevi u kojima ova metoda

daje losije, tj. netocnije rezultate.

3.2.3. Metoda povratne projekcije

Kao i u prethodnim metodama i metoda povratne projekcije koristi za rekonstrukciju
slike izmjerene podatke o apsorpciji. Logaritam omjera intenziteta zrac¢enja prije ulaska u tijelo i
izmjerenog zracCenja izrazavamo kao umnozak srednjeg guSenja k;; duz pravca [; (linearni

koeficijent gusenja) te piSemo

Jo
kigl; = In2>
LS*tL ]l

Zbog promjenjivosti koeficijenata guSenja zrake duz duljine [; = l; — [, mozemo ih iskazati

linijskim integralom

[ ueyyat =12

pri ¢emu p(x,y) definira guSenje na elementima slike s koordinatama X,y duz duljine ;. U Xy

koordinatnom sustavu svaka je zraka udaljena za r od sredi$nje zrake r = 0 (prolazi ishodistem i
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pod kutom 6 je prema X,y koordinatnom sustavu). Za razli¢ite udaljenosti r od grani¢ne
vrijednosti  -rm 1 +rm dobivamo razli¢ite vrijednosti guSenja zrake predstavljene ordinatama

k;(r, 0,) funkcije P od r za odredeni kut 6;, $to moZemo pisati

ki(r,6) = f u(x,y)dl,

I

za kut 6;, te tako dobivamo profil projekcije guSenja P(r,8;) koji je sastavljen od ordinata
guSenja za odredeni kut. Sam profil dobiva se translacijom rendgenske cijevi od -rm do +rm za
kut 6; kao $to mozemo vidjeti na slici 23. Ova metoda poznata pod imenom metoda paralelne
projekcije.

Nakon $to smo dobili profil gusenja za kut 6;, zakre¢emo rendgensku cijev za mali kut 6,
(npr. 1°), te dobivamo novi profil gusenja za taj novi kut 6;,,. Veza X,y sustava koji predstavlja
podrucja rekonstrukcije slike i podrucja projekcije profila koje je definirano koordinatama ; i 6;
dana je relacijom

7; = X;€080; + y;sinb;

koja daje odnos izmedu X i y koordinata za odredeni r; i ;. Odnosno, za poznate r; i 6; moze se
odrediti za svaki x pripadajuci y koji se nalazi na pravcu [; koji s ordinatom y zatvara kut 6; i koji
je udaljen od ishodista koordinatnog sustava za r;.

Slika se rekonstruira tako da se za svaku zraku duljine | na udaljenosti r pridijeli
izmjerena vrijednost ordinate k; profila gusenja P(r, 8). Odredujemo vrijednost elementa slike
Uer S koordinatama x 'y gdje prolazi zraka | prema relaciji koju smo prethodno naveli tako da

mozemo pisati opcéenito za gusenje

P,g(xcos@ +ysinf,0).
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Slika 23. Odredivanje elemenata gusenja metodom povratne projekcije. [2]

Zbrajanjem dobivenih gusenja na lokacijama elemenata x; i y; za kutove 6 od 0 do © mozemo
prikazati ukupne vrijednosti gusenja svakog elementa slike na svim lokacijama X, y. To je
pretvorba profila guSenja u polarnom koordinatnom sustavu 7,6 U sustav X, Y u podrucju
rekonstrukcije slike. Zbrajanje pojedinacnih guSenja k; svakog elementa slike x, y mozemo

izraziti sljede¢im integralom

+r 77.'
ulx,y) = f f P, g(xcos6 + ysinf,6)dodr
-r 6=0

Pri zbrajanju svih projekcija pojavljuju se artefakti (nezeljeni vizualni efekti) koji imaju oblik
zvijezde s vise krakova. Na primjeru dva objekta iste gustoce, kao na slici 24., iz svakog kuta

povratne projekcije predstavljenih projekcijama prigusenja a, b, a‘, b', a", b"... zbrajanjem
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rekonstruiraju sliku objekta. Pri rekonstrukciji slike dobiva se zvjezdasti oblik objekta s brojem
krakova koliko ima i povratnih projekcija iz razli¢itih kutova 8, umjesto stvarnog okruglog
oblika. Zvjezdasti oblik zamagljuje konture objekta koji promatramo. Prijelaz granice objekta
nije oStar nego se smanjuje prema zakonu 1/ro, pri ¢emu ro predstavlja udaljenost od sredista

objekta maksimalne vrijednosti.

zvjezdasto
izoblicenje P

Slika 24. Zvjezdasto izobli¢enje. [2]

Za izbjegavanje zvjezdastih oblika provodi se konvolucija. Ona ima ucinak kao digitalni filtar,
gdje funkcija g(r,) odreduje filtarsku funkciju, a oznaka * predstavlja konvolucijski operator. U
tom procesu, prije povratnog projiciranja dobivenih profila gusenja P(r, 8), iskljucuje se 1/ ro

artefakt, tj. smanjuje ga. Uz primjenu konvolucije moZemo pisati

+r Y
ulx,y) = j J g(r) * Prg(xcosB +ysin6,0)dodr
-r 6=0

U diskretnom obliku funkcija konvolucije moze biti dana kao tzv. digitalni Shepp-Loganov
filtar, tj.
2
9(ro) = s(4rg — 1)
za 1,=0, +1, -1, +2, -2. Vrijednost s predstavlja gustoéu raspodjele uzorka. Primjenom
konvolucije i povratne projekcije dobivamo ostre konture.
Ovakva projekcija s paralelno rotacijskim pomacima rendgenske cijevi 1 detektora

poznata je kao paralelna projekcija. U praksi se vise koristi tzv. divergentna projekcija, lepezasto
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Sirenje rendgenskih zraka, tj. kad zracenje jednog izvora detektira viSe detektora. Takav tip

projekcije prikazan je na slici 25.

1} y
izvor X £=ni+0
zacenja Ry n2 1=PoSiNNA
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Slika 25. Divergentna projekcija. [2]

Relacije koje povezuju podrucje rekonstrukcije slike X, y 1 podrucje projekcije profila s

koordinatama 6 i n; su

Yi = R;siny Yy=9p+p

1 = po sinn;A

Xx; = Rycosy

U obzir uzimamo i jednadzbu
1; = x;€080; + y;sinb;

Poznati elementi su kutovi 8 i korak n;A, polozaj rendgenske zrake, koordinate rendgenske cijevi
Yo | Xo. Poznavanjem polozaja mjernog detektora n; koji mjeri intenzitet zracenja i intenzitet
zraCenja izvora odredena je i1 pozicija rendgenske zrake i pojedinih elemenata slike s
koordinatama y; i x;. Prilikom mirovanja rendgenske cijevi istodobnim uklju¢ivanjem detektora
od -n,, do +n,, dobiju se podaci s 2n,, detektora, tj. rendgenskih zraka s razmakom koraka A

izmedu susjednih detektora. Dobivanjem koeficijenta k; iz poznatih vrijednosti J i Jo ¢ime je
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odreden profil gusenja P, g, Na temelju kojeg inverznim postupkom, zbrajanjem projekcija,
dobivamo prikaz gustoca koeficijenata gusenja u;(x,y) svakog elementa slike zbrajanjem

ordinata k; za svaki korak 6, i n §to mozemo prikazati u diskretnom obliku

m thm

VA
W(ey) = ) ). 9@« Puglxcostnd +6) +ysin(nd +6), 61,61, 6=

91=0 —Nm

pri ¢emu m je broj projekcija profila u zakretu od 180°.
Danas se isklju¢ivo primjenjuje ovakva, divergentna, projekcija jer se svi detektori ozrace
istovremeno tako da odjednom dobivamo svih 2 mn podataka odjednom §to daje kratku duljinu

trajanja snimanja.
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4. Dozimetrija

U dozimetriji se koriste razlicite veliine koje opisuju ozracenje pacijenata: apsorbirana

doza, ekvivalentna i efektivna doza.

4.1. Apsorbirana doza

Apsorbirana doza pokazuje koliko je zraCenja primila, tj. apsorbirala, tvar na koju je to
zracenje djelovalo, npr. koli¢ina energije zra¢enja koja je ostala u organu ili tkivu. Mjerna
jedinica apsorbirane doze je Gray. Jedan Gray je definiran kao apsorpcija 1 Joula energije po

kilogramu tvari, tj.:

J

1Gy=1—

y ke
Apsorbirana doza ne uzima u obzir kakav utjecaj ima zracenje na pojedini dio tijela. Ako je

cijelo tijelo izlozeno zracenju od 5 Gy ili viSe, velika je vjerojatnost da smrt nastupa u roku od 14

do 15 dana. Apsorbirana doza oznacava se slovom D

dE

D=—
dm

pri ¢emu dE predstavlja srednju vrijednost energije koju prima tvar mase dm.

4.2. Ekvivalentna doza

Kako apsorbirana doza ne predstavlja dovoljno dobro Stetni u€inak zraCenja na neki
organizam, uvedena je tzv. ekvivalentna doza. Ekvivalentna doza uzima u obzir kakvo zracenje
djeluje na neki organizam jer svako zraCenje na njega moze djelovati drugacije. Ekvivalentna

doza, koja se oznacava slovom H, izraCunava se kao

H:ZWR'DR
R

pri ¢emu je Dg apsorbirana doza u tkivu od zracenja tipa ,,R*, a wg je tezinski faktor zracenja.
Mjerna jedinica za ekvivalentnu dozu je Sivert, Sv.
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Vrsta zracenja i energije, R Tezinski faktor wr

Fotoni, sve energije 1
Elektroni, sve energije 1
Neutroni:

<10 keV 5
10 do 100 keV 10
> 0,1 do 2 MeV 20
> 2 do 20 MeV 10
> 20 MeV

Protoni > 2 MeV

Alpha Cestice, teSke jezgre 20

Tablica 2. Tezinski faktori. [8]

4.3. Efektivna doza

Kako je zracenje Stetnije za pojedine dijelove tijela, dok na pojedine dijelove ima puno
manji Stetni utjecaj, uvedena je tzv. efektivha doza. Ona se odnosi na pojedina tkiva, te
predstavlja zbroj svih ekvivalentnih doza pomnoZenih s teZinskim faktorom pojedinog organa,
tkiva. Predstavlja stohasticki zdravstveni rizik. Ukoliko su razli¢iti organi i tkiva ozraceni, efekt

na cijelo tijelo racuna se prema formuli

E:ZHi‘Wi
i

pri ¢emu je H; ekvivalentna doza organa ili tkiva, a w; je tezinski faktor organa ili tkiva.

Efektivna doza se takoder kao 1 ekvivalentna doza mjeri u Sivertima, Sv.
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Tkivo ili organ Tezinski faktor, w;

Pluca 0,12
Stomak 0,12
Jetra 0,05
Koza 0,01
Cijelo tijelo 1,00
Gonada (sjemenik, jajnik) 0,20

Tablica 3. Tezinski faktori organa i tkiva. [8]

Kona¢no, efektivna doza je veli¢ina koja se koristi za procjenu rizika izlaganja zracenju.

4.4. Specijalne radioloske veli¢ine za CT

U kompjuterskoj tomografiji koriste se tri veli¢ine za opis ozracenja pacijenta. Tezinski
CT indeks (CTDIw) i volumni CT indeks (CTDIvol), produkt duljine doze (DLP) te efektivna
doza. Ove veli¢ine daju nam informaciju o prosjeénoj apsorbiranoj dozi skeniranog podrucja
(CDTlw, CDTlval), informacije o apsorbiranoj dozi po liniji koja je paralelna osi rotacije za
potpuni CT pregled (DLP) i metoda za usporedivanje doze pacijenta iz razli¢itih dijagnostickih
procedura (efektivna doza).

CTDI (eng. CT dose index) predstavlja prosje¢nu apsorbiranu dozu duz z osi iz serije
kontinuiranog izlaganja pacijenta zracenju. Mjeri se iz jednog aksijalnog CT skeniranja (jedna
rotacija rendgenske cijevi), a izraCunava se dijeljenjem integrirane apsorbirane doze po Sirini
zrake. CTDI u teoriji procjenjuje prosjecnu apsorbiranu dozu unutar sredi$njeg dijela skeniranog
volumena koje se, zapravo, odnosi na visestruko skeniranje prosjecne doze MSAD (eng. multiple
scan average dose), a koje je zahtijevalo visestruka izlaganja zracenju.

Za CTDI mjerenja standardizirana su dva polimetilmetakrilati¢na (umjetno staklo)
cilindra duljine od 14 cm. Za mjerenje CTDI vrijednosti glave koristi se fantom dijametra od 16
cm, azatijelo od 32 cm.

Za prikaz doze zracenja za odredeni protokol koji ¢e se koristiti, koji uvijek ukljucuje
nekoliko skeniranja, klju¢no je da se uzmu u obzir preklapanja i praznine u radijacijskoj dozi
koje nastaju zbog uzastopnih rotacija izvora zracenja. To se rjeSava uvodenjem veli¢ine za opis

doze zracenja koja se naziva volumni CTDIw (CDT lvai).
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NT
CTDIyo) = —CTDI,

Pri ¢emu je u spiralnom CT-u omjer iznosa pomaka stola po rotaciji (I) naspram Sirine zrake (NT

— N=broj slojeva, T=Sirina sloja) korak (eng. pitch), tj.:

CTDI,,

CTDlyor = korak

Veli¢ina CTDIw predstavlja prosje¢nu apsorbiranu dozu u x i y smjeru, dok CTDIyo predstavlja
prosjec¢nu apsorbiranu dozu po x, y i z smjeru. SI veli¢ina koja se koristi za vrijednosti CTDI-a je
mili Grej (mGy). Pri aksijalnom skeniranju CTDlvo i CTDIyw jednaki su, dok pri spiralnom nisu.
Taj je odnos prikazan formulom iznad u koju je ukljucen i korak (pitch).

CTDI je za skenirano tijelo veéi na povrSini tijela nego u sredini. Prosje¢an CTDI nekog

podrucja dan je veli¢inom CTDIw

1 2
CTDI,, = § CTDIygo,centar + § CTDIlOO,periferni

Veli¢ina koja daje cijelu apsorbiranu energiju prilikom skeniranja je DLP (eng. Dose

lenght product). Veli¢ina CTDIvo moZe se prointegrirati po cijeloj duzini skeniranja.
DLP(mGycm) = CTDI,, (mGy) - duZina skeniranja (cm)

Efektivna doza je veli¢ina koja pokazuje Stetu zracenja nejednolikog izlaganja u
jedinicama ekvivalentnog cjelokupnog izlaganja tijela zracenju. Ona se zasniva na podacima
populacija svih godista u kojima su spolovi jednako rasporedeni. Efektivna doza izrazava se u
mili Sivertima (mSv). GodiS$nja doza koju dobivamo od pozadinskog zra¢enja iznosi od 1 do 3
mSv godiSnje. Empirijska procjena efektivne doze moze se iz specijalnih radioloskih veli¢ina

(CTDI, DLP) za svakog pacijenta naci relacijom:
Efektivna doza = k - DLP

pri ¢emu je k empirijski tezinski faktor (mSv - mGy* - cm™) koji je funkcija podrugja tijela koje

se promatra (tablica 4).

31



Skenirano podrucje tijela ~ E/DLP (mSv/mGy cm)

Glava 0,0020
Vrat 0,0059
Prsa 0,014
Abdomen i zdjelica 0,015
Zdjelica 0,015
Torzo 0,015

Tablica 4. Empirijski faktori. [23]

4.5. lonizacijska komora

Ionizacijska komora uredaj je za mjerenje intenziteta ionizirajuceg zracenja. Sastoji se od
cilindricne komore u kojoj se nalazi plin pod tlakom, te dviju elektroda s razli¢itim
potencijalima. Unutar komore nalazi se elektricno polje. Kad zracenje ude u ionizacijsku
komoru, ono ionizira plin koji se nalazi unutar komore, tj. ionizira se neutralna molekula i
nastaju pozitivni ioni i slobodni elektroni koji se nakon toga gibaju prema elektrodama suprotnog
predznaka od njihova. U toj se situaciji javlja slaba elektri¢na struja. Na pocetku procesa, prije
ionizacije, nije bilo elektricne struje jer plin u komori nije provodio struju, tj. ponasao se kao
izolator. Kako se ne mogu brojiti pojedine atomske cestice, jedino $to se mjeri je intenzitet
ionizacijske struje. Intenzitet nastale struje, ionizacijske struje, razmjeran je nastalom broju

parova iona, a broj parova iona razmjeran je jakosti ioniziraju¢eg zracenja.

-
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Slika 26. lonizacijska komora. [9]
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Ukoliko znamo masu plina unutar ionizacijske komore, zracenje koje prolazi komorom
predaje joj odredenu energiju potrebnu za ionizaciju tog plina. Ako nam je ta energija poznata,
poznata nam je i apsorbirana doza jer je ona omjer te energije i mase plina u komori. Ako se zna
koliko je energije potrebno da nastane u nekom plinu jedan par elektron-ion, dovoljno je mjeriti
impulse u ionizacijskoj komori te ih sve pomnoziti s iznosom te energije (npr. za zrak iznosi 34
eV). Nakon toga dobivamo ukupnu energiju koja je predana komori. Tu energiju podijelimo s

masom plina unutar nje i dobivamo apsorbiranu dozu.
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5. Kvaliteta slike

Slike s najve¢om kvalitetom u dijagnosti¢kim zadacima nisu primarne, ve¢ je primarna
njihova razina kvalitete u odnosu na dijagnosticki zadatak. Pretjeranim smanjenjem doze utjeCe
se na kvalitetu slike, te se smanjuje moguénost uo¢avanja ozljede. No, vidljivost ozljede na
visokokvalitetnim slikama koje su postignute s velikim dozama, nisu nuzno bolje od slika koje
su dobivene s manjom dozom zracenja. Tri najvaznija opisivaca kvalitete slike su kontrast slike,
Sum slike 1 prostorna rezolucija.

Sum je vezan uz dozu zratenja. Poveéanjem doze smanjuje se Sum slike. Sum mozemo
mjeriti kao devijaciju CT broja te se koristi za odredivanje radijacijske doze i kvalitete slike.
Sum je bitan zbog uotavanja slabo-kontrastnih ozljeda koje mogu biti zamra¢ene pri visokim
razinama Suma slike. Za razlicite pacijente (djeca i odrasli) kvaliteta slike varira za isti iznos
Suma slike. Iz toga proizlazi da moraju postojati protokoli koji se baziraju na veliini samog
pacijenta (za razliite pacijente koriste se razli¢iti parametri snimanja, kV, mAs i pitch, za
dobivanje odredene kvalitete slike). Sum je odreden brojem fotona koje prime detektori. Ako
detektori prime velik broj fotona, Sum ¢e biti manji. U suprotnom, ako detektori prime manji broj
fotona, Sum Ce biti veci.

Druga veli¢ina za opis kvalitete slike, kontrast, zavisan je o voltazi rendgenske cijevi
(kV). Povecanjem voltaZze opada kontrast slike, dok se smanjenjem voltaZze smanjuje doza
zraCenja, a povecava se kontrast slike. Visi kontrast omogucéuje nam razlucivanje podrucja €iji
elementi imaju malenu razliku u gusto¢i. CT omogucuje razlikovanje gustoca koje se razlikuju
samo za oko 0,25%.

Za situacije s visokim kontrastom, kao Sto su CT kolonografija 1 poboljSano bez-
kontrastno skeniranje trbuha i zdjelice za procjenjivanje bubreznog kamenca, manja se doza
moze koristiti jer povecani Sum ne utjeCe na uocljivost ozljede zbog njena visokog kontrasta.
Nadalje, skeniranje prsa moze se izvoditi s malom dozom zbog visokog kontrasta izmedu pluc¢a
koja su napunjena zrakom i mekanog tkiva. U slu¢ajevima s niskim kontrastom izmedu ozljeda i
pozadine, povecani Sum moze povecati mogucénost otkrivanja ozljede.

Prostorna rezolucija ovisi 0 najmanjem volumnom elementu objekta predstavljenim
pikselom CT slike, voxelom. Sto je manji voxel, to ¢e prostorna rezolucija biti bolja, tj. prikaz
malenih promjena bit ¢e bolji, veca rezolucija. Problem koji se moze pojaviti jest mali voxel.

Tada je potrebno povecati dozu koju pacijent primi kako bi se smanjio Sum.
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Slika 27. Voxel. [18]

Na kvalitetu slike utjece i1 iznos napona katodne cijevi (kV) 1 struja elektrona (mAs). Kod
MDCT-a koristi se velicina Eff. mAs koja oznacava efektivne mAs. Formula po kojoj se

izraCunavaju Eff. mAs-i glasi:

maA - VrijemeRotacije

Eff. mAs =
mAs Pitch

Naponom kontroliramo energiju fotona, tj. dajemo im vece ubrzanje, te za visok napon
dobivamo prodorne fotone, dok za male energije dobivamo manje prodorne fotone. Problem za
male energije je u tome Sto dolazi do velike apsorpcije zracenja u pacijentu. Ukoliko dalje
povecavamo energiju, javlja se Sum (rasprSenje — Comptonov efekt). Ozrafivanje pacijenta u
tom se sluaju smanjilo. Strujom kroz katodu moZemo povecati ili smanjiti broj elektrona.
Povecanjem struje moZzemo vise ozraliti pacijenta jer veci broj fotona sudjeluje u zracenju.

Odnos struje 1 voltaZze mozemo vidjeti na slici 28.

70kV - 25 mAs 70kV-50mAs  70kV - 80 mAs 60KV - 50 mAs 70kV - 50 mAs 80kV - 50 mAs

Slika 28. Kvaliteta slike regulirana voltazom i strujom. [3]
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Za optimizaciju kvalitete slike i doze koju primi, pacijent mora biti postavljen u tzv.
izocentar. Izocentar se nalazi u sredini ku¢iSta (CT prsten, kratki tunel u kojem se nalazi
rendgenska cijev 1 detektori). Ukoliko se pacijent nalazi iznad izocentra, povecana je doza koju
prima, a ukoliko se nalazi ispod izocentra, rezultat je slika puna Suma. Posebno je bitno da
pacijent bude u izocentru kod MDCT skenera zbog tehnologije koja modulira dozu koju prima, a
ta tehnologija pretpostavlja da se pacijent nalazi u izocentru. Ukoliko se pacijent ne nalazi u
izocentru, moze do¢i do toga da primi vecu dozu nego Sto je predvideno. Na slici 29. mozemo
vidjeti polozaje koji odstupaju od izocentra i polozaj u samom izocentru.

OO0
)

-

N
VIINVINY

a) c)

Slika 29. Pacijent je: a) iznad izocentra. b) u izocentru, c) ispod izocentra. [11]

Pri rekonstrukciji slike postoje dva vazna broja, a to su W — window width (Sirina prozora), C —
window center (u nekoj literaturi se oznacava i s L). W opisuje raspon hounsfielda, a C je
zapravo broj u centru od Sirine prozora. Npr. trbuh (abdomen) je ve¢inom mekano tkivo, tj. malo
je gusée od vode, te na hounsfield skali abdomen u rangu od 0 do 100 hounsfielda. Pri
rekonstrukceiji slike, uobicajena skala koja se postavi je 350/50 (W/C). Iz ovoga slijedi da je
prikazano 350 razli¢itih gustoca koje su centrirane oko 50 hounsfielda (tj. raspon je od -125 do
225 H). Kako ljudi mogu razlikovati otprilike 16 nijansi sive, svakih 22 H bit ¢e prikazano kao
druga nijansa sive (350+16=22). Sve ono §to je ispod vrijednosti W bit Ce, prikazano crno, a sve

iznad vrijednosti W, bit ¢e prikazano u bijeloj boji.
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WW-80 WL-40 WW-70 WL-40 WW-60 WL-40
TN TN

WW-50 WL-40 WW-40 WL-40 WW-35 WL-35

iy

Slika 30. WW — Window Width, WL — Window Level (Center) [13]

5.1. Problemi uredaja koji utje¢u na koli¢inu doze dane pacijentu

Povecanje doze zracenja pojava je kada se dio rendgenskog zrafenja proteze izvan
podrucja detektora. Takva pojava nastaje na CT uredajima kada je dio snopa proSiren da
osigura homogeno ozraCivanje svih detektora. Time nastaje dio zracenja koji ne sluzi u stvaranju
slike. Sa CT uredajem koji sadrzi jedan detektor nije potrebno odbaciti polusjenu koja nastaje.
Vecina takvih detektora uzimaju cijelu rendgensku zraku pod cijenu smanjenja kvalitete slike.

Za CT s viSe detektora uvjet je da zraka rendgenskog zracenja bude homogena na svim
detektorima. Polusjena mora biti smanjena ili potpuno iskljucena od zrake koja je korisna. To se
ostvaruje tako da Sirina rendgenske zrake bude tolika da dio na kojem bi bila polusjena bude
izvan detektora. Formula za postotno povecanje CTDI-a (Computed Tomography dose index —

mjera izlaznog zracenja CT uredaja) glasi

NhCOl + dZ

ACDTlg = (—r ;
(o{0]

—1)-100

pri cemu broj N oznacava broj odsjecaka, h.,; oznacava Sirinu odsjecka, a dz oznacava Sirinu
polusjene. Mozemo uvidjeti da je povecanje doze zracenja najvece za velike polusjene i male

Sirine rendgenskih zraka Nh,;.
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Slice collimation h, dz

Slika 31. Kolimacija. [6]

Prerasponiranje je povecanje radijacijske doze zbog dodatne rotacije na pocetku i kraju
spiralnog skeniranja potrebnog za podatke koji sluze za rekonstrukciju prvog i zadnjeg dijela
skeniranog dijela tijela, tj. za rekonstrukciju slike potrebno je skenirati izvan granica samog
skeniranja. U MDCT-u (Multi Detector CT) to ovisi o rotaciji s pomakom stola na kojem se

nalazi skenirani objekt.

Slika 32. Prerasponiranje. [7]

Kada govorimo o debljini slike, Sirina detektora ne mora biti jednaka debljini jedne slike.
Deblje slike mogu biti dobivene iz viSe tanjih slika. Uobicajena debljina slike iznosi oko 3 - 5
mm na MDCT, dok CT uredaji s jednim detektorom imaju slike debljine od oko 5 — 10 mm. Na
tanjim slikama Sum je ve¢i, dok je na debljima on kompenziran. To ne mora nuzno biti i dobro

jer se neke ozljede na debljim slikama ne mogu uociti.

Iz opisa rada CT uredaja jasno je da je ovaj dijagnosticki postupak rendgenskim

zraCenjem jedan postupak s visokom efektivnom dozom za pacijenta (Tablica 5.).
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Ekvivalentni Aproksimativni
Tipi¢na . ] )
Dijagnosti¢ki ) broj ekvivalentni
efektivna

postupak rendgenskog vremenski period
doza (mSv)

zrafenja prsa pozadinskog zracenja

Prsa (jedan PA
_ 0.02 1 3 dana
film)
Lubanja 0.07 3.5 11 dana
Torakalna _
0.7 35 4 mjeseca
kraljeznica
Lumbalna L
1.3 65 7 mjeseci
kraljeznica
Kuk 0.3 15 7 tjedana
Zdjelica 0.7 35 4 mjeseca
Abdomen 1.0 50 6 mjeseci
VU
(Intravenska 2.5 125 14 mjeseci
urografija)
CT glave 2.3 115 1 godina
CT prsa 8 400 3.6 godina
CT Abdomen )
N 10 500 4.5 godina
ili zdjelica

Tablica 5. Tipic¢ne ekvivalentne doze za pretrage koje se koriste u radioloskoj dijagnostici. [22]
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6. Ispitivanje Kkvalitete slike i doze zraCenja koju primi pacijent
prilikom CT postupka sa CT uredajem Siemens Somatom Sensation
Open

Ispitivanje kvalitete slike i doze zracenja koju primi pacijent prilikom CT postupka
izvr$eno je u KBC-u Osijek, na uredaju Siemens Somatom Sensation Open uz nadzor stru¢nog
osoblja KBC-a (medicinski fizicar, radioloski tehnicar).

Protokol koji se koristio prilikom mjerenja kvalitete slike je Lung Care (Adult), tj.

koristimo protokol koji je napravljen za CT skeniranje pluca.

6.1. Mjerenje CTDI

Prvo smo provjerili to¢nost (CTDIva) koju daje CT na ekranu programa Syngo
Acquisition Workplace za svaki pojedini CT postupak. Koristili smo multimetar RTI Piranha.
Komplet za mjerenje CTDI-a sastojao se od ionizacijske komore, adaptera, multimetra
(Piranha), ru¢nog uredaja koji preko bluetootha moze komunicirati s Piranhom, koja se na taj

nacin i namjestala, te adapterskih kablova i PMMA fantoma.

-
-

Chamber Adapter —| -
Y

|

Piranha

Slika 33. Mjerenje CTDlvol (provjeravanje).
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Fantom je postavljen u izocentar pomoc¢u LAP lasera §to mozemo vidjeti na slici 33., gore desno.

Svijetlost lasera na fantomu prikazuje slika dolje desno.

Polozaj komore ) ] ) )
Sredina 12 sati 3 sata 6 sati 9 sati

u fantomu

DLP (mGycm) 13,16 23,97 24,24 21,28 24,70

Tablica 6. Rezultati mjerenja Piranhom.

Na Piranhi je odabrana debljina sloja (slice) od 1 cm. Na CT-u duljina skeniranja (scan lenght) u
centimetrima je bila 14,85 s pitchem 1,4. U obzir je uzeto samo ono $to je mjerila Piranha u
izocentru (u sredini). Akvizicija je bila postavljena na 24 x 1,2 mm. Akvizicija je broj slojeva

(slicea) po rotaciji (24) pomnozen sa Sirinom jednog sloja (1,2 mm).

Pi h
CTDIPiIianha — DLP ranne
ve scan lenght(cm)

= 0,886 mGy

Dobiveni rezultat za CTDIP}a™ha je ypravo jednak i CTDIE™"Pa jer je na uredaju Piranha

odredeno da je debljina jednog sloja jednaka 1 cm.
NT _—
CTDIyo = — - CTDI}™"" = 1,822 mGy

Pri ¢éemu NT = 24x1,2-10% cm, a I = 1,4. Iz ovoga smo dobili rezultat onoga $to bi Piranha
ocitala da su postavljene postavke mjerenja kao na CT-u. Kako je na uredaju CTDI,,; iznosio
1,790 mGy, a mi smo dobili 1,822 mGy, odstupanje je 1,7 % $to spada u dozvoljeno odstupanje
prema priruéniku ,,UPUTE ZA IZRADU PRIRUCNIKA ZA PROVIJERU KVALITETE
RENDGENSKIH UREDAJA ZA KOMPJUTORIZIRANU TOMOGRAFIJU®“. Ovime je
pokazana sukladnost CTDI prikazanog na ekranu programa Syngo Acquisition Workplace sa
stvarnim CTDI pri odredenom CT postupku. Ovaj nacin mjerenja nije bio uobiCajeni nacin

mjerenja CTDI-a jer nismo koristili aksijalni, nego spiralni naé¢in rada.
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6.2. Kvaliteta slike uredaja za kompjutersku tomografiju

Sljede¢a mjerenja obavljena su fantomom, prikazanim na slici 34. Fantom se sastoji od
niza dijelova koji se mogu koristiti za geometrijske provjere CT slika, ali takoder u fantomu se
nalaze detalji velikog kontrasta za ispitivanje rezolucije slike i detalji niskog kontrasta za
ispitivanje kontrastnosti slike. Pomocu tog fantoma obavljena su mjerenja s visokim i niskim
kontrastom. Prilikom mjerenja, mijenjane su veli¢ine mAs, kV, pitch i debljina sloja kako bismo
promatrali promjenu kvalitete slike tijekom promjene te promjenu CTDI i DLP vrijednosti koje
govore o ozraCenju pacijenta. Ukoliko je npr. mijenjana veli¢ina mAs, veli¢ine kV, pitch 1

debljina sloja drzane su konstantnima.

Slika 34. Fantom za provjeravanje kvalitete slike CT uredaja.

6.2.1. Rezultati mjerenja rezolucije slike koriste¢i fantom s detaljima visokog kontrasta

Mijenjanje kV Slice: 2 mm
Eff. mAs: 20 Scan time: 1,07 s
Acq 24x1,2 mm No. of images: 12
] Efektivha doza/mSv
Mj. kV LP/cm | CTDlw/mGy | DLP/mGy-cm (k=0.014mSv-mGy-cm)
1. 80 8 0,58 4,93 0,069
2. 100 8 1,13 9,63 0,134
3. 120 8 1,79 15,35 0,214
4. 140 7 2,68 22,87 0,320

Tablica 7. Mijenjanje kV.
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80 kv

100 kV

120 kV

140 kV

Tablica 8. Mijenjanje kV — slike.
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Mijenjanje mAs
kV: 120
Acq 24%1,2 mm

Slice: 2 mm
Scan time: 1,07 s
No. of images: 12

. Efektivna doza/mSv
Mj. mAs LP/cm | CTDlvw/mGy | DLP/mGy-cm (k=0.014mSv-mGy-cm™)
1. 40 8 3,59 30,69 0,429
2. 60 8 5,38 46,04 0,644
3. 80 8 7,18 61,39 0,859
4. 100 8 8,97 76,73 1,074
Tablica 9. Mijenjanje mAs.

40 mAs

60 mAs

80 mAs




100 mAs

Tablica 10. Mijenjanje mAs — slike.

Mijenjanje debljine sloja

Scan time: 1,07 s

mAs: 20 No. of images: 12
kV: 120
Acq 24x1,2 mm
i : Efektivna doza/mSv

Mj. | Slice/mm | LP/cm | CTDlw/mGy | DLP/mGy-cm (k=0.014mSv-mGy-cm)

1. 2 8 1,79 15,35 0,214

2. 3 7 1,79 15,35 0,214

3. 4 8 1,79 15,35 0,214

4, 6 7 1,79 15,35 0,214

Tablica 11. Mijenjanje debljine sloja.
2 mm
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3 mm

4 mm

6 mm

Tablica 12. Mijenjanje debljine sloja — slike.



6.2.2. Rezultati mjerenja kontrasta slike koristeéi fantom s detaljima male razlike u

kontrastu
Mijenjanje kV Scan time: 1,07 s
mAs: 20 No. of images: 12
Acq 24%1,2 mm
Slice: 2 mm
— [9\} o™
. cT I 3 Efektivna doza/mSv
o o o .
Mj. kV S| S| 3 CTDIlw/mGy | DLP/mGy-cm (k=0.014mSy-mGy-cm)
Ol O O
1. 80 6 | 7|5 0,58 4,98 0,069
2. 100 515 1|5 1,13 9,74 0,136
3. 120 516 1|6 1,79 15,53 0,217
4, 140 8|1 8| 8 2,68 23,14 0,323
Tablica 13. Mijenjanje kV.
80 kV
100 kV
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120 kV

140 kV
Tablica 14. Mijenjanje kV — slike.
Mijenjanje mAs Scan time: 1,08 s
kV: 120 No. of images: 12
Acq 24%1,2 mm
Slice: 2 mm
— N (9p]
. S 3| S Efektivna doza/mSv
Q. Q. Q. .
Mj. | mAs 5| 5| 3 CTDlvo/mGy | DLP/mGy-cm (k=0.014mSv-mGy-cm)
ol O] O
1. 20 5|16 |6 1,79 15,53 0,217
2. 40 6 | 7|7 3,59 31,05 0,434
3. 60 8 | 7] 8 5,38 46,58 0,652
4. 80 7188 7,18 62,10 0,869

Tablica 15. Mijenjanje mAs.
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QC, KONTRAST KBC Osijek EJ]

797979797779797978 Sensation Open k3

*29-Apr-1948, O, 67Y CT 2014A|
H-SP-CR |

20 mAs

QC, KONTRAST KBC Osijek
797979797779797978 Sensation Open k=
*20-Apr-1948, O, 67Y CT 2014A
29-Apr-2015 H-SP-CR
12:24:32.25

40 mAs

W 1400 [
C 216 3

Pl 7
SP -508.7

60 mAs




80 mAs

QC, KONTRAST
| 79797 779797978

Apr-1948, O, 67Y

Tablica 16. Mijenjanje mAs — slike.

Mijenjanje debljine sloja
kV: 120
Acq 24%1,2 mm

Scan time: 1,08 s
No. of images: 12

Eff. mAs: 20
E ‘c\'u ‘;3 Efektivna doza/mSv
Mj. | Slice/'mm | S| S| S| CTDla/mGy | DLP/mGy-cm | (k=0.014mSv-mGy-cm’
1S 1S 1S
O| O] O D)
1. 2 5|16 |6 1,79 15,53 0,217
2. 3 6 | 5|7 1,79 15,53 0,217
3. 4 57 8 1,79 15,53 0,217
4, 6 6 | 8 |7 1,79 15,53 0,217
Tablica 17. Mijenjanje debljine sloja.
2 mm
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3 mm

QC, KONTRAST
7 797779797978
Apr-1948, O, 67Y

28-Apr-2015
12:36:49.69

9IMA4
|spig

sp

4 mm

KONTRAST
76797977707
*20-Apr-1948, O, 67Y
29-Apr-2015
12:40:03.87

5 mm

QC, KONTRAST
797979797779797978
*29-Apr-1848, O, 67Y
29-Apr-2015

5 0/0
311 S3C0 1

Tablica 18. Mijenjanje debljine sloja — slike.

H

Sensation Open 3
CT 2014A |
H-SP-CR|

|
|
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6.2.3. Mjerenje Sirine zrake pri spiralnom i aksijalnom skeniranju

Nakon napravljenih mjerenja nastavili smo s postupkom kojim se htjelo izravno uvidjeti

Sto CT radi prilikom skeniranja pacijenta. Mjerenja su napravljena radiokromskim filmovima

(Gafchromic CT). Dobiveni su sljedeéi rezultati:

Aksijalno

Postavljene postavke na filmu 007038:
Slice: 10 mm
Pomak stola: 5 mm

Postavljene postavke na filmu 007014:
Slice: 10 mm
Pomak stola: 10 mm

Spiralno

Film: 007024
Pitch: 2
Slice: 7 mm

Film: 007022
Pitch: 1,5
Slice: 1,5 mm

Film: 007020
Pitch: 1
Slice 10 mm

Film: 007021
Pitch: 2
Slice: 10 mm

Tablica 19. Sirina zrake aksijalno i spiralno.
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7. Zaklju¢ak

Iz dijela 6.2.3. Mjerenje Sirine zrake pri spiralnom i aksijalnom skeniranju moZemo
uvidjeti da Siemens Somatom Sensation Open pri razliitim debljinama sloja za spiralno
skeniranje daje jednaku zraku koja ima Sirinu od oko 2,8 cm. Siemens Somatom Open ne daje
Sirinu zrake koju smo mi zadali (npr. debljina sloja 10 mm na filmu 007021). Siemens CT ima
ve¢ zadanu akviziciju koja iznosi 24 x 1,2 mm, a koristi se kako bi se obuhvatili svi detektori.
Na taj se nacin obuhvaca veliki volumen pacijentovog tijela u kratkom vremenu [19]. Jedino Sto
mozemo vidjeti je da se povecanjem pitcha samo povecava brzina stola, dok akvizicija ostaje
konstantna. 1z toga slijedi da se u eksperimentalnom dijelu prilikom mijenjanja debljine sloja za
visoki i niski kontrast nije mijenjala $irina zrake, tj. akvizicija je bila stalna, nego se prilikom
rekonstrukcije slike rekonstruirala slika koja bi odgovarala odabranoj debljini sloja. Mozemo
primijetiti da je pri svakom sloju doza koju je primio pacijent konstantna za taj sloj. Na
rekonstruiranim slikama prilikom izlaganja fantoma s detaljima visokog kontrasta i mijenjanja
debljine sloja moze se uvidjeti da je Sum manji Sto je sloj deblji, ali je broj oc€itanih linijskih
parova po centimetru priblizno isti. Kod oslikavanja detalja niskog kontrasta mozemo primijetiti
da se povecavanjem debljine sloja smanjuje Sum, ali se povecao kontrast te smo mogli uociti viSe
polja niskog kontrasta. To je posljedica toga §to voxel sadrzi vise fotona koji smanjuju Sum kad
je sloj siri, a time i kontrast bolji. Kod visokog Suma ne mozemo razlikovati na fantomu niskog
kontrasta male objekte koji su razliCite gusto¢e od ostatka fantoma, moZemo ih zamijeniti
velikim Sumom koji se javlja.

Kod mijenjanja kV pri oslikavanju fantoma detaljima visokog kontrasta, mozemo
primijetiti da su ocitani linijski parovi po centimetru gotovo u svakom mjerenju jednaki. Kod
mjerenja pri niskom kontrastu dobio sam rezultat koji nije bio o€ekivan. Pri viSem kV kontrast je
bio dosta velik. Povec¢avanjem kV Sum se smanjivao jer je veci broj fotona dolazio do detektora.
Objasnjenje za povecanje kontrasta pri visokim kV dolazi od toga da Siemens Somaton
Sensation Open ima tzv. Tube Current Modulation (TCM). Svrha TCM-a je da zadrzi stalnu
kvalitetu slike neovisno o prigusnim karakteristikama tijela pacijenta i da smanji dozu koju bi
inace pacijent primio. Ideja TCM-a je da se prilagodi jacina struje cijevi za pojedine dijelove
tijela. Za dijelove koji slabije prigusuju zraenje, smanji struju, a za dijelove koji vise priguSuju
zraCenje, poveca struju [20]. MoZemo primijetiti da prilikom povecanja vrijednosti kV raste i
doza koji pacijent prima.

Povecanjem mAs-a pri visokom kontrastu nisam dobio povecanje linijskih parova po

centimetru, ali moZze se primijetiti da je slika oStrija pri 100 mAs-a nego pri 40 mAs-a.
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Posljedica je to povecanoga broja fotona zbog ¢ega na detektor dode vise fotona i raunalo pri
obradi ima vise informacija za rekonstrukciju slike. Pove¢anjem mAs-a kod niskog kontrasta
vidimo da je povecan broj ocitanih nisko kontrastnih dijelova fantoma te da se Sum slike
smanjio. Povecavanjem mAs-a povecCava se znacajno i doza koju pacijent primi prilikom
skeniranja jer povecavanje mAs-a znai povecavanje struje rendgenske cijevi §to rezultira u
konacnici ve¢im brojem fotona koji padaju na pacijenta.

Svakim se danom CT uredaji sve viSe razvijaju, a zbog velike upotrebe radi se na
protokolima koji ¢e omoguciti jo§ bolju kompenzaciju izmedu doze koju pacijent primi i
kvalitete slike. Osim protokola razvija se i tehnologija koja omogué¢uje dobivanje bolje kvalitete
slike uz $to manju dozu. Ovaj rad potvrduje da izborom parametara snimanja mozemo mijenjati
kvalitetu slike 1 dozu zracenja pacijenta. To znaci da je moguce optimizirati kvalitetu snimke 1
ozracenje pacijenta $to je vrlo vazno zbog ubrzanog povecanja broja CT postupaka godisnje i

visoke doze zracenja koju prilikom te pretrage pacijent primi.
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8. Prilog A

10 ZLATNIH PRAVILA-ZASTITA BOLESNIKA U KOMPJUTORIZIRANOJ TOMOGRAFIJ

1. Pregled provodite samo kada je to indicirano.
Procijenjeno je da je broj neopravdanih pregleda velik.
Preporuéa se konzultiranje lije€nika koji upuéuju na
pregled i radiologa.

2. Kada god je moguce, a posebice u
sluéaju mladih bolesnika, koristite
dijagnosti¢ke metode koje ne ukljuéuju
Ultrazvuk Magnetska rezonancija | uporabu ionizirajuéeg zraéenja (MR, UZ).

Ako ste trudni ili ako
3. Uvijek provjerite je li pacijentica trudna! postoji moguénost trud-
noce, upozoravamo Vas
Koristite oznake i odgovarajuée pisane da ionizirajuc¢e zraéenje
materijale koji upozoravaju zene u Zivotnoj moze ostetiti plod. Javite
dobi s visokom i objektivhom vjerojatnosti se nasem lijeéniku zbog
trudnoce! | savjeta.

4. Slika visoke kvalitete, iako

4 izgleda lijepo, znadi i ve¢u dozu

| zragenja za bolesnika. Odredena
razina 3uma na slici moze biti

‘ prihvatljiva i osigurati dijagnosti¢ku
informaciju dovoljne kvalitete.

Preuzeto: MK Kalra, S. Singh, MGH Webster Center

Kvaliteta slike: Nepotrebno visoka Kvaliteta slike: Odgovarajuca za dijagnozu for Advanced Research and Education in Radiation

5. Koristite protokole pregleda koji su prilagodeni
indikacijama. Na primjer, dijagnosti¢ka slika za pracenje
kamenaca u bubregu moze se postic¢i uz dozu zra¢enja
koja je 50-75% niZa u odnosu na dozu prilikom primjene
rutinskoga protokola.

Povezan poster!
R P O P 10ZLATNIH PRAVILA-PRAVILNO UPUCIVANJE BOLESNIKA NA CT
https://rpop.iaea.org/RPOP/RPoP/Content/Documents/Whitepapers/poster-ct-
Radiation . P
Protection of appropriate-referrals.pdf
Patients

Stranica 1 o0d 2
Kompjutorizirana tomografija
htfp.‘//rpop.iaea.org Zaéstita bolesnika
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10 ZLATNIH PRAVILA-ZASTITA BOLESNIKA U KOMPJUTORIZIRANOJ TOMOGRAFJ

6. Visefazne preglede ne treba primjenjivati rutinski.

Doza zracenja prilikom visefaznoga pregleda CT-om
veca je 2-3 puta u odnosu na dozu tijekom
jednofaznoga pregleda.

Preuzete: MK Kalra, S. Singh, MGH Webster Center for Advanced Research and
Education in Radiation

7. Parametre ekspozicije prilagodite
bolesniku i dijelu tijela koji se
pregledava.

Preuzeto: MK Kalra, S. Singh, MGH Webster Center for Advanced Research and i )
Education in Radiation Veliki bolesnik Mali bolesnik

8. Upoznajte svoj uredaj kako bi parametre za automatsku kontrolu ekspozicije (AEC)
mogli prilagoditi klini¢koj indikaciji i dijelu tijela koji se pregledava.

AEC Koristite tijekom vecine pregleda trupa CT-om.

9. Dobra radiografska tehnika podrazumijeva: 7 Preuzeto: MK Kalra, 5

Singh, MGH Webster

- - Center
Smanj enj e kvp’ mAS PE protocol for Advanced Research
poveéanje pitch-a P and Education in Radiation

ogranicenje regije skeniranja Aicesiggagrenal

postavljanje ciljnoga podrué&ja u izocentar PE=Pulmonary embolism PE protocol
svi CT protokoli moraju sadrzavati g Apices to lung
infomaciju o poéetnoj i krajnjoj tocki bases
pregleda, ovisno o klini¢koj indikaciji Krace podrucje skeniranja:

koristenje tankih slojeva samo kad je

20-30% smanjenje doze
potrebno

Pregled Referentna razina (CTDl,,)* J10. Obratite paZznju na doze
CT glave 75 mGy bolesnika! Usporedite doze
s dijagnosti¢kim referentnim
razinama (DRL).

Upoznajte se s

CT abdomen (pedijatrijski, uzrast 5 g) 20 mGy dozimetrijskim veli¢inama te
CT glave (pedijatrijski, uzrast 5 g) 34 mGy preporuc¢enim dozama za
razli¢ite preglede CT-om.

CT abdomena (odrasli) 25 mGy

CT pluca (odrasli) 21 mGy

*NCRP Report No. 172

Povezan poster!
RPO P 10ZLATNIH PRAVILA-PRAVILNO UPUCIVANJE BOLESNIKA NA CT
https:/rpop.iaea.org/RPOP/RPoP/Content/Documents/Whitepapers/poster-ct-
Radiation B .
Protection of appropriate-referrals. pdf
Patients

Stranica 2 od 2
Kompjuterizirana tomografija
http://rpop.iaea.org Zadtita bolesnika
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10. Zivotopis

Roden sam u Virovitici, 19.12.1991., a Zivim u Slatini. U Slatini sam pohadao i zavrSio
Osnovnu skolu Eugena Kumici¢a 2006. godine. U osnovnoj Skoli bio sam ¢lan hrvackog kluba i
Globe grupe gdje sam uspje$no nastupao na Skolskim i Zupanijskim natjecanjima i smotrama.
Srednju Skolu Marka Maruli¢a upisao sam 2006. godine, smjer op¢a gimnazija. Buduéi da sam u
srednjoj Skoli bio ¢lan geografskog drustva, sudjelovao sam na Skolskim i Zupanijskim
natjecanjima iz geografije. U trecoj i1 Cetvrtoj godini poCinjem se zanimati za fiziku te se
ukljucujem u rad skolskog drustva mladih fizicara. Srednju Skolu zavrSavam 2010. godine. Iste
godine u Osijeku upisujem smjer fizike na Sveucilistu Josipa Jurja Strossmayera. Od tada sam
redovito pohadao studij. S preddiplomskim smjerom zavrSavam 2013. godine, te stjeCem naziv
sveuciliSnog prvostupnika (baccalaureus) fizike. Iste godine upisujem diplomski studij fizike i

informatike. U slobodno vrijeme bavim se sviranjem, ¢itanjem i fotografijom.
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