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1. Uvod

., Medicinski fizicari zaposleni na klinikama su zdravstveni radnici, obogaceni specijalistickim
obrazovanjem i obukom, kompetentni za samostalno obavljanje zadataka u razlicitim poljima
medicinske fizike. Sposobni su, dakle, da osiguraju najbezbjedniju i najefikasniju mogucu
primjenu jonizujuceg i nejonizujuceg zracenja u svrhu postizanja dijagnostickog ili terapijskog
rezultata, koje je prepisao nadlezni ljekar specijalista. ©“ Ovako, uz male izmjene ili dopune glase
sve definicije profesije medicinskog fizi¢ara od strane svih relevantnih agencija: TAEA —
International Atomic Energy Agency, EFOMP — European Federation of Organisations for
Medical Physics, BSS — Basic Safety Standards i drugih.

U radioterapiji, fiziCari su lica koja kroje planove zragenja pacijenta, brinu o radu uredaja za
zracenje 1 planiranje zraCenja te analiziraju ozraCivanje pacijenta 1 svih lica u ozra¢ivanom
prostoru. Nemaju direktnog kontakta sa pacijentom, pa vrlo ¢esto pacijenti za njih 1 ne znaju.

U dijagnostici, fizi€ar je takode zaduZen za pravilan rad medicinske instrumentacije, sa
posebnim naglaskom na analizu dobiti radioloskog ispitivanja u odnosu na $tetu prouzrokovanu
zracenjem. Vrsi ucestale kontrole kvaliteta 1 dijagnostikuje nepravilnosti ili eventualne kvarove.

Kompjuterizovana tomografija ili CT — (Computed Tomography) postala je jedan od najvaznijih
alata, najprije za dijagnostiku raznih oboljenja i stanja u organizmu, a kasnije i za radioterapiju,
kao simulacija odnosno osnovni modalitet u planiranju terapije pacijenta zracenjem. CT skener
je postao jedan od najvaznijih medicinskih instrumenata koji koristi jonizujuce zracenje.

Kao simulator u radioterapiji, CT se koristi za dobijanje slika koje se dalje proslijeduju
sistemima za izradu plana zraCenja pacijenta. Proces izrade plana zraCenja sastoji se u izradi
,haredenja“ uredaju za terapiju. Upravo CT slika sadrzi potrebne informacije o anatomiji
anomalija — tumora koji treba da se ozrauju. Naravno, cilj je zastititi okolno zdravo tkivo, a
relativno male greske u planiranju mogu dovesti do neadekvatnog tretmana.

U izradi plana, vrlo vaznu ulogu ima konverziona kriva CT uredaja, koja predstavlja svojevrstan
spoj realnih osobina razlicitih tkiva tj. njihove relativne elektronske gustine, i karakteristika slike
(nijanse sive boje) dobijene CT skenerom. Samo koriStenjem odgovarajuc¢e konverzione Kkrive,
mogu se posti¢i zadovoljavajuéi rezultati tretmana. Neodgovaraju¢a konverziona kriva dovodi do
pogresne ,,naredbe* uredaju za terapiju, tj. dovodi do pogresne raspodjele doze za regione od
interesa.

CT simulatori se odavno koriste za imidzing pacijenata koji ¢e se planirati za radiolosku terapiju,
ali se za te svrhe koristi ¢itav spektar aparata, u ¢ijem softveru postoji cijeli niz razlicitih
protokola za snimanje. CT simulatori se razlikuju po svojim performansama, iako su po
proizvodackim specifikacijama vrlo sli¢ni. KoriS¢enje razli¢itih CT simulatora dovesée do
razli¢ite konverzije CT krive u sistemu za planiranje, a narocito u slucaju krupnijih pacijenata.
Analizom CT konverzionih krivih dobice se informacija o tome koliko se razlikuju medusobno
konverzione krive CT simulatora istog proizvodaa kao 1 razli¢itih proizvodaca, kao 1
informacija o tome da li rekonstruisana prosirena CT slika kod krupnijih pacijenata ima razli¢itu
konverzionu krivu od one generisane za pacijente normalnog spoljasnjeg izgleda. Sve sa ciljem
da se utvrdi koliko izmjena krive u krajnjem sluéaju utice na greSku u terapijskom planu za
pacijenta.

Kontrola kvaliteta CT simulatora je jako bitna stavka u obezbjedenju uspjesnog terapijskog
tretmana. Preporuke krovnih organizacija u ovom polju su da se kontrole vrse sa vecom
ucestalo$¢u, po protokolima koje bi trebalo standardizovati. Analizom ankete o provodenju
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kontrole kvaliteta u terapijskim centrima dobija se informacija o ucestalosti kontrole i nac¢inu
provodenja iste, tj. protokolima kojima se vr$i kontrola. Na osnovu te analize mogu se donijeti
odredene preporuke za rjeSenja eventualnih problema.

Ideja za ovaj rad proistekla je iz dobre regionalne saradnje stru¢njaka u polju medicinske fizike,
¢ime je omoguceno provodenje istrazivanja u tri drzave — Hrvatskoj, Srbiji i Bosni i
Hercegovini. Obogaéenju instrazivanja doprinosi i Cinjenica da su u pomenutim drzavama
prisutna Cak cetiri razli¢ita proizvodaca CT uredaja.



Poznavanje ,,ponaSanja“ Cestica zracenja pri prolasku kroz razliCite sredine omogucilo je
primjenu istih u dijagnostickoj radiologiji, nuklearnoj medicini i radioterapiji. Doprinos daju
fotoni, kao nenaelektrisano zracenje i elektroni, protoni i alfa Cestice kao lake, odnosno teske
naelektrisane Cestice. Govore¢i o fotonima u ovom kontekstu, mislimo na fotone X-zracenja
(dijagnosticka radiologija) i gama fotone (nuklearna medicina). Obi¢no je primarni snop zracenja
fotonski, ali najvecu biolosku promjenu daju naclektrisane Cestice. To sekundarno zracenje ubija
¢elije ili izaziva promjene na istim dovode¢i do malformacija i karcinoma.

Naelektrisane Cestice bi tako svrstali u direktno jonizujuce, jer dovode do jonizacije sredine
(atoma) ukoliko posjeduju dovoljnu energiju. Ako energija nije dovoljna za jonizaciju, dolazi do
ekscitacije atoma sredine, tj. do prelaska elektrona pogodenog atoma na visi energetski nivo.
Fotoni su, kao i neutroni, nenaelektrisane Cestice i mogu se svrstati u indirektno jonizujuce
zracenje jer oni oslobadaju direktno jonizujucu Cesticu iz atoma sa kojim interaguju.

Kako CT uredaji koriste fotone posebnu paznju ¢emo posvetiti prolasku upravo ovog zracenja
kroz materiju. U pocetku razmatranja potrebno je naglasiti da se ovi talasi/Cestice krec¢u brzinom
svjetlosti 1 njihova se brzina se ne mijenja usljed interakcija. Energiju mogu da izgube na nacin
da se potpuno apsorbuju (nestanu, svu energiju predaju atomu) ili rasiju usljed ¢ega mijenjaju
svoj pravac (dio energije daju atomu-elektronu).

Prolaskom kroz sredinu, inicijalni snop fotona postaje slabiji, odnosno biva atenuiran nestankom
dijela fotona sa pocetnog pravca. Nestaje putem dva mehanizma: rasijanjem (Komptonovim i
elasticnim) i potpunom apsorpcijom (fotoefekat i proizvodnja para). Ukupnoj atenuaciji
doprinosi svaki od mehanizama u zavisnosti od energije fotona. Efekat proizvodnje para
elektron-pozitron se javlja na relativno visokim energijama fotona (> 1,022 MeV) koji spadaju u
gama zracenje pa o tom efektu neCemo posebno govoriti.

Radi pojednostavljenja matematike procesa posmatracemo uzan monoenergetski snop fotona N
koji prolazi kroz materijal (apsorber) debljine dx. Na svom putu gubi neki broj fotona dN usljed
interakcija. Detektor broja fotona N — dN postavljen je na dovoljno velikoj udaljenosti da
eliminiSe prinos rasijanih fotona. Dolazimo do sljedeceg izraza:

dN = —uNdx. (@)

gdje je p konstanta proporcionalnosti, poznata kao atenuacioni koeficijent. Kako se radi o
sistemu velikog broja Cestica, ovaj broj je statisticke prirode. Predstavlja proizvod broja atoma
po jedinici zapremine materijala sredine kroz koju snop prolazi, i vjerovatnoce da do interakcije
dodje — efikasni presjek o. Integracija jednacine (1) daje eksponencijalni zakon atenuacije snopa
sa porastom debljine apsorbera. Naravno, snop fotona je samo zbog pojednostavljenja
monoenergetski, u realnosti je to teSko posti¢i. Za viSeenergetski snop proracun je tezi jer
atenuacioni koeficijent je razliit za varijacije energija. Tacnije receno, vjerovatnoca za
interakciju se mijenja sa energijom.

Kako je dx dimenzija duzine, u je linearni atenuacioni koeficijent. U praksi se Cesto koristi
maseni atenuacioni koeficijent, koji je koli¢nik linearnog atenuacionog koeficijenta i gustine
materijala:

_H
um—p (2)



Kako je receno, ukupnom atenuacionom koeficijentu doprinosi atenuacija nastala usljed svih
navedenih mehanizama.

Fotoefekat je proces pri kojem upadni foton medudjeluje sa atomom sredine pri ¢emu dolazi do
izbijanja orbitalnog elektrona iz K, L ili M ljuske. (slika 1.1.) Supljina koja nastaje se popunjava
elektronom sa viSeg nivoa uz emisiju karakteristicnog X-zracenja. Sva energija upadnog fotona
pri fotoefektu predaje se vezanom elektronu. Tacnije, trosi se na energiju izbijanja elektrona iz
orbite — energiju veze, a ostatak ide na kineticku energiju odlazeceg elektrona. Jasno je, iz ovoga,

da je prag za fotoefekat zapravo energija veze elektrona. Vjerovatnoca za fotoefekat szrazmjerna
73

je 73 gdje je Z redni broj materijala sredine, a E energija upadnih fotona.
o ® 9 e % 9 e % 9
) 2 Y 9 o F ) o 9
o 0 o ° 0 [ IR E) o 0 o9 2 0
9 ? ° 9 b ?
Y 2 2 - v
@9 s @ @, o s @ @y s @
G g ° 2 2 JD N ° 73 °
PR ) ° 9 9 9 9 9 r) ‘;.?
Upadn} foton Popunjavanje unutrasnje ljuske -

Emisija karakteristicnog fotona
I1zbijeni elektron

Slika 1.1. Fotoefekat [11]

Pri Komptonovom rasijanju (slika 1.2.), upadni foton interaguje sa slobodnim ili slabo vezanim
elektronom 1 predaje mu dio svoje energije, dok sam foton skrece sa prvobitnog pravca.
ZakljuCuje se da je potrebna energija za ovaj efekat veca od energije za fotoefekat, koja je
uporediva sa energijom veze elektrona. Dakle, ako gledamo jedan pojedinacan elektron u atomu
na koji nailazi foton, vjerovatnoc¢a da ¢e se desiti Komptonov efekat raste sa porastom energije
fotona, dok se vjerovatnoca za fotoefekat smanjuje. Buduci da kod ovog efekta foton interaguje
sa slobodnim ili slabo vezanim elektronom, vjerovatno¢a ne zavisi mnogo od Z materijala vec¢
samo od gustine elektrona. Ona sporo opada sa rednim brojem A, pa se moze smatrati da je
gustina elektrona priblizno ista za sve materijale, 0sim za vodonik.

) )
. -
&,
v Rasijani foton

Slika 1.2. Komptonov efekat [11]

Upadni foton

Na slici 1.3. moze se vidjeti relativno prisustvo pojedinih efekata u zavisnosti od energije fotona
i rednog broja materijala. Krive koje dijele oblasti predstavljaju podjednaku vjerovatnocu za oba
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efekta. Moze se reci da u oblasti niskih energija dominira fotoefekat, u oblasti srednjih energija
Komptonov efekat, a u oblasti visokih energija proizvodnja para elektron-pozitron.

Fotoefekat Proizvodnja
para

Atomski broj

Komptonov efekat

0.01 005 0.1 0.5 1 5 10 50 100

Energija fotona (MeV)
Slika 1.3. Relativno prisustvo tri glavna tipa interakcija u zavisnosti od atomskog broja i
energije fotona [10]

1.1.2. Interakcije naelektrisanih Cestica sa sredinom

Pri interakcijama naelektrisanih Cestica sa materijalom sredine kroz koju prolaze, takode dolazi
do jonizacije ili ekscitacije atoma te sredine. Kao $to je receno, postoje lake naelektrisane Cestice
— elektroni i teske naelektrisane Cestice — protoni i a-Cestice. Kako se radi o naelektrisanim
Cesticama, interakcije su kulonovske u kojima mogu ucestvovati i omotaci i pozitivna jezgra. Pri
interakcijama sa jezgrom dolazi do radijacionih gubitaka usljed ¢ega nastaje zako¢no zracenje.
Ova interakcija je karakteristi¢na za brze elektrone koji usporavaju u blizini jezgra i na taj nacin
dio svoje kineticke energije predaju novonastalim fotonima. U interakcijama sa elektronima
dolazi do jonizacije ili ekscitacije atoma sredine. Zbog svoje male mase, elektroni u odnosu na
tesSke Cestice dozivljavaju mnogo vise rasijanja pa je stoga trag elektrona visestruko izlomljena
linija, u odnosu na a-Cestice €iji je trag priblizno ravna linija, ali je domet znatno krac¢i. Takode,
teSke naelektrisane Cestice, pored kulonovskih interakcija mogu da izazovu i nuklearne reakcije

proizvodec¢i tako radionuklide.



1.2.  Osnovi CT tehnologije

U osnovi CT tehnologije, kao i u drugim radioloskim imidzing modalitetima, lezi propustanje X-
zracenja kroz onaj dio tijela pacijenta koji se oslikava. Fotoni se generiSu u rendgenskoj cijevi,
ali ono $to zapravo daje sliku objekta je pojava razli¢itog slabljenja tih fotona pri prolasku kroz
razlicite strukture (tkiva), usljed interakcija koje su opisane u poglavlju 1.1. Kako bi se dobili
poprecni presjeci (slajsevi) objekta, koristi se lepezasti snop zracenja, obi¢no debljine od 0,5 mm
do 10 mm. Pri jednoj rotaciji cijevi oko tijela pacijenta dobije se cak nekoliko stotina
atenuacionih profila. Ovi profili se kompjuterskom obradom rekonstruisu, dajuci Zeljenu sliku.

1.2.1. CT gentri (gantry)

U gentriju, koji se rotira oko tijela pacijenta nalaze se osnovni dijelovi sistema, rendgenska cijev
sa uparenim detektorima. (slika 1.4.) Napon cijevi se obi¢no podeSava na vrijednosti od 80 kV
do 140 kV. Moze se generisati preko 109 fotona po mm?® u sekundi, na udaljenosti od 75 cm od
fokusa cijevi, pri naponu od 120 kV i struji cijevi od 300 mA. Kako su u pitanju visoke
vrijednosti napona i struje cijevi, neophodno je uvesti rashladni sistem koji ¢e vrsiti odvodenje
toplote i tako sprijeciti pregrijavanje i prestanak rada cijevi. [5]

Snop X zracenja, po napustanju cijevi prolazi kroz filter koji eliminiSe niskoenergetske fotone.
Pri odabiru filtera treba voditi racuna o kojem dijelu tijela je rije¢. Nakon filtracije, snop zracenja
je podvrgnut kolimaciji koja odreduje Sirinu snopa. U savremenoj CT tehnologiji koriste se
skeneri koji daju viSe presjeka odjednom (MSCT - multi-slice CT, ili MDCT — multi-row
detector CT), pa bi tada ukupna Sirina snopa bila Sirina jednoog presjeka pomnoZena brojem
presjeka koji se simultano dobijaju. Nakon prolaska zrac¢enja kroz pacijenta, fotoni nailaze na jos
jedan kolimator koji sprecava dolazak rasijanog zrac¢enja na detektor.

Slika 1.4. Unutrasnjost gentrija [5]

Detektor zracenja je obi¢no jonizaciona komora koja koristi ksenon pri visokom pritisku ili
scintilacioni detektori. Prvi skeneri su koristili scintilacione detektore poput natrijum-jodida
(Nal) illi kadmijum-volframata (CdWOQ,), ali kasnije se pribjeglo koristenju ksenona a kasnije su
te komore obogacene keramickim materijalima poput gadolinijum oskisulfida (Gd,0,S) ili
itrijum gadolinijum oksida (YGdO). Kod jednoslajsnih skenera detektor se obi¢no sastoji od 700
elemenata duz snopa (slika 1.5.). Ovakva geometrija je karakteristiCna za trecu generaciju CT
uredaja (poglavlje 1.3.3.), i uz odredene modifikacije koristi se i u modernim skenerima.
Moderni uredaji, pored velikog broja elemenata u x-y ravni, imaju i niz detektora u z-ravni (¢ak
do 320). Na taj na¢in se povecava §irina ukupnog presjeka koji se dobija odjednom. Koristec¢i
ovakav detektorski sistem smanjuje se vrijeme akvizicije, ali 1 moguénost nastajanja artefakata
usljed pokreta. [5]
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Slika. 1.5. Sematski prikaz geometrije CT sistema frontalno (lijevo, x-y ravan) i lateralno (desno,
y-z ravan) [5]

1.2.2. Dobijanje slike

Rekonstrukcija slike je postupak koji predstavlja analizu elektricnih signala sa detektora i prikaz
istih na ekranu. Kako je receno ranije, na detektore padaju razli¢iti atenuacioni profili iz
razli¢itih uglova. Prilikom prolaska kroz pacijenta, fotoni nailaze na razne strukture, koje, zbog
svoje razliite gustine, manje ili viSe interaguju sa zracenjem. Interakcijama sa materijom, dolazi
do slabljenja snopa, pa tako na detektor padaju profili koji su razli¢ito oslabljeni — atenuirani.
Veli¢ina koja karakteriSe to slabljenje je linearni atenuacioni koeficijent - W Kkoji zavisi od
energije zracenja i sastava materijala kroz koji prolazi.

CT slike je zapravo matrica sastavljena od velikog broja (256x256 il 512x512) elemenata
(piksela) gdje svaki element ima svoj linearni atenuacioni koeficijent. Svaki piksel zapravo
predstavlja 2D prikaz zapreminskog (3D) elementa tkiva - voksela, jer je debljina presjeka
konac¢na. Dakle, zadatak cijelog sistema za rekonstrukciju je da izracuna kolike su vrijednosti
linearnog atenuacionog koeficijenta za sve pojedinacne elemente, 1 na taj nacin sliku prikazati
kao veliki broj nijansi sive boje (slika 1.6.)

_~—  \oksel
.-""f'
J'..-r'." ) T -
\ .
$H R,
T pou -y j

- i ~—
e

— Piksel

Detektor

Slika 1.6. Princip dobijanja slike [12]



Vrijednost linearnog atenuacionog koeficijenta za svaki piksel je reskalirana u CT brojeve na
naCin definisan slede¢im izrazom:

_ Htkivo — Hvoda

CTproj =———— 1000
Hyoda
CT broju definisanom na ovakav nacin dodjeljuje se jedinica HU — Hounsfied Unit. 1z same
definicije vidimo da ¢e CT broj za vodu biti 0 HU, dok ¢e za vazduh iznositi -1000 HU. Opseg
CT brojeva obi¢no ide od -1024 HU pa sve do +3071 HU. Okvirne vrijednosti za neka tkiva
prikazane su u tabeli 1.1.

Tabela 1.1. Neke vrijednosti CT brojeva [1,12]

Tkivo CThroj [HU]
Voda 0
Vazduh -1000
Kosti 300 do 2500
Misiéi 10 do 40
Krv 50 do 60
Jetra 50do 70
Masti -100 do -80
Plu¢a -950 do -600
Siva masa 32 do 44
Bijela masa 24 do 36

Ljudsko oko nije toliko savrSeno da moze da raspozna sve nijanse sivog koje se dobijaju kada se
pridruze CT brojevima. Problem postoji kada su u pitanju tkiva sa ne mnogo razli¢itim CT
brojevima. Razlika u nijansi sive bi postojala i tada, ali ljudsko oko to ne bi razlikovalo. Stoga se
pribjegava metodi pravljenja prozora ,,windowing®“. Metoda se sastoji u tome da se uzima samo
jedan (manji) opseg CT brojeva i da se na taj na¢in male razlike u CT broju jasnije vide zbog
vece razlike u nijansi sive (slika 1.7.).

« 2000 —

#2000 — ’

Lenlar provors -

Slika 1.7. Metoda ,, windowing *“ [13]

Najtezi zadatak pri rekonstrukeiji slike je pridruzivanje tac¢nih vrijednosti CT broja svakom
pikselu. Onaj intenzitet zracenja koji stize do detektora nam daje ukupnu transmisiju zracenja
duz tog pravca, dakle ne nosi informaciju o tome kroz Sta je sve proslo (evidentno je da je
struktura kroz koju prolazi heterogena). Medutim, rotacijom cijevi oko objekta (pacijenta),
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dobijaju se projekcije iz razli¢itih uglova pa se rjeSavanjem sistema velikog broja jednaCina
moze do¢i do rjeSenja za svaki piksel (nijansu Sive) ponaosob. Kod savremenih CT skenera
kosristi se algoritam zasnovan na Furjeovim transformacijama. Zbog medusobnog uticaja
okolnih piksela dolazi do pojave zamagljenja, ali to se uspje$no rjesava uvodenjem posebnih
matematickih filtera. ZakljuCuje se da je za rekonstrukciju neophodan ra¢unarski sistem visokih
performansi.



1.3. Istorijski osvrt

Svaku pricu o primjeni jonizujuéeg zracenja u medicini potrebno je zapoceti sa 1895. godinom,
odnosno godinom kada je Konrad Rendgen otkrio x-zrake. Za to otkrice je 6 godina kasnije
dobio Nobelovu nagradu. Ostalo je zapisano da je Rendgen propustao x-zrake kroz Saku svoje
supruge i tako dobio prve slike anatomske strukture ¢ovjeka. Slede¢i vrlo bitan period za istoriju
CT tehnologije je 1917. godina, kada je austrijski matemati¢ar Johan Radon objavio teoremu
koja predstavlja matematicku osnovu za rekonstrukciju slike u kompjuterskoj tomografiji. Rad
jasno pokazuje da se dvodimenzionalna geometrija objekta moze dobiti sa veliki brojem
projekcija izmjerenih oko objekta.

U Japanu se 1946. godine pojavio rotograf, uredaj koji se smatra preteCcom CT-a. Sastojao se od
rendgenske cijevi i rendgen filma smjestenog u kasetu. Cijev i film su postavljeni sa suprotnih
strana objekta-pacijenta i simultano rotirali oko njega.

Godina koja je, ipak, najznacajnija za kompjutersku tomografiju je 1971. kada su engleski fizicar
Godfri Haunsfild (Godfrey Hounsfield) i americki matemati¢ar Alan Mek Kormak (Allan
McCormack) konstruisali prvi prototip CT-a. Iste godine pusten je u rad i prvi komercijalni CT
uredaj (slika 1.8.). O veli¢ini tog dostignuc¢a govori Nobelova nagrada za medicinu koja im je
dodijeljena 1979. Vodeni su idejom da se mjerenjem transmisionih profila, odnosno mjerenjem
slabljenja fotonskog snopa pri prolasku kroz tijelo pacijenta, iz velikog broja uglova, mogu
dobiti informacije o svim strukturama koje su se nasle na putu zracima. Zbog svojih limitiranih
performansi, ovaj prvi uredaj je koriSten samo za snimanje glave.

Slika 1.8. Prvi komercijalni CT uredaj i ser Haunsfild, 1971. [1]

Od tada, CT tehnologija se ubrzano razvijala i danas predstavlja jedan od osnovnih imidZing
modaliteta u medicini. Kroz godine, mijenjala se sama konstrukcija uredaja, od cijevi do
detektora, ali 1 metode za matematicku obradu. Sav taj napredak moZe se sistemati¢no podijeliti
u nekoliko generacija CT skenera.

1.3.1. Prvageneracija

U ovu generaciju spadaju prvi konstruisani skeneri. KoriSten je samo jedan detektor koji se
nalazio na suprotnoj strani od cijevi, odnosno, pratio je put cijevi. Sistem cijev-detektor mogao
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(morao) je da se krece najprije translatorno, dobijajuci tako jedan ,,sken‘. Nakon toga, sistem se
rotira za 1 stepen i ponovo se translacijom duZz pacijenta dobija novi sken (slika 1.9.).

120-3 translacia 40-a translacija

:
~

60-a translacija b ¥
: R : 20-a translacija
: . b ¥ (2
N A I‘
. 2L .
~ L
- @
Prva translacija ' Prva translacija
1 1%y
I -1 dete

Slika 1.9. Prva (lijevo) i druga (desno) generacija skenera [2]

Cijeli postupak se ponavlja 180 puta kako bi dobili projekciju iz svakog ugla. Odmah se
naslucuje veliko vrijeme snimanja, 4-5 minuta. Upravo to vremensko ograni¢enje je 1 limitiralo
upotrebu ove generacije samo na snimanje glave, jer se pozicija objekta-glave za to vrijeme
moze smatrati konstantnom. Imidzing abdomena nije bio mogu¢, tj. bio bi loSeg kvaliteta zbog
respiratornih pokreta pacijenta. Kako je otvor gentrija bio jako mali, ova generacija se odlikuje
jako velikim stepenom kolimacije, kako rasijano zracenje ne bi doprinosilo stvaranju slike. Doza
koju prima pacijent je takode mana ove generacije, upravo zbog velikog vremena ekspozicije.
Prednost ove generacije je relativno jednostavna kompjuterska rekonstrukcija slike koristenjem
filtrirane bekprojekcije. MozZe se naslutiti da dalji napredak ide u smjeru smanjenja vremena
snimanja.

U ovoj generaciji takode imamo sistem translacija-rotacija ali je povecan broj koriStenih
detektora (slika 1.9.). Druga bitna razlika je u obliku snopa fotona koji je sada lepezasti (Siri).
Prvi uredaj ove generacije koristio je tri detektora, sa bitnom karakteristikom da su bili
medusobno pomjereni za 1 stepen. Na taj nacin se jednim skenom dobija projekcija iz tri ugla.
Prostim racunom uoCavamo da je vrijeme skeniranja skrac¢eno trostruko. Noviji izdanci ove
generacije koriste mnogo vise detektora pa se ¢ak vrijeme snimanja smanjilo na ¢ak 20 sekundi.
To je dovoljno kratko vrijeme za snimanje u jednom dahu, pa su stvoreni uslovi za imidzing
abdomena ili grudnog kosa.

Ovo je prva generacija koja koristi samo rotaciju. Preduslov za to bio je koriStenje izuzetno
Sirokog lepezastog snopa fozona (Slika 1.10.). Veliki broj detektora (preko 300), sada je
postavljen u obliku luka, a rotacija se sada vrs$i za svih 360 stepeni oko pacijenta. Vrijeme
snimanja je dodatno smanjeno (reda 5 s) ali su algoritmi za rekonstrukciji sada znatno slozeniji.

Niz detektora se viSe ne krece, stacionarni su u gentriju, njih oko 1000 (slika 1.10.). Kreée se
rendgenska cijev po unutrasnjem krugu ravnomjerno rasporedenih detektora. Ova generacija se
razvijala uporedo sa tre¢om, vrijeme snimanja nije znac¢ajno smanjeno. PoboljSanja se ogledaju u
vidu boljeg kvaliteta slike i manje zahtjevnih detektora.
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Stacionarni detektorski prsten

Detektori

Slika 1.10. Princip rada skenera trece i Cetvrte generacije [2]

1.3.5. Peta generacija

Ova generacija se u mnogome razlikuje od svih ostalih generacija i koristena je samo u svrhu
kardioloskih snimanja. Razlog za to je izuzetno kratko vrijeme akvizicije, ¢ak na vrijednosti
milisenkunde ¢ime su artefakti usljed pokreta srca svedeni na minimum. Ova generacija se naglo
razvijala krajem osamdesetih, nakon ¢ega polako biva potisnuta od ostalih. Ipak, ponovo se
uzdize pocetkom ovog vijeka kada dobija novi naziv — Electron Beam Computed Tomography “.
Naravno, to je marketinski trik, jer i ova tehnologija za oslikavanje takode koristi fotone. Naziv
potice od specificnog na¢ina dobijanja tih zraka, koji se razlikuje od ostalih generacija. Naime,
sada nemamo klasi¢nu rendgensku cijev, ve¢ se snop elektrona usmjerava na volframov luk koji
se nalazi obi¢no ispod pacijenta, a detektori su postavljeni iznad pacijenta (slika 1.11.).
Zakljucujemo da kod ove generacije ¢ak nemamo pokretnih dijelova, a to je upravo i omogucilo
kratko vrijeme snimanja.

Sistem za akviziciju podataka

Detektorksi prsten

Elektronski top 7 Volframov prsten

Snop elekirona

Slika 1.11. Princip rada pete generacije skenera [2]

1.3.6. Sesta generacija

Helikalni ili spiralni uredaji koji takode, kao glavni adut imaju jako kratko vrijeme snimanja.
Princip rada je takav da ne postoji potreba za translaciju sistema izvor-detektor, ve¢ se snimanje
vrsi kontinualno; gentri se rotira oko pacijenta (Slika 1.12.) koji se nalazi na stolu koji se krece
translatrono kroz gentri. Na taj na¢in snop prolaze¢i transaksijalno kroz pacijenta opisuje spiralu,
pa otuda i naziv ove tehnologije. Ova generacija ima odredene zahtjeve za normalno
funcionisanje:
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- slip-ring tehnologija koja omogucéava konstantno napajanje cijevi bez poteskoca oko
upetljavanja provodnih zica (gentri rotira),

- razvijen kompjuterski sistem koji je u stanju da rjeSava nekomplanarne podatke,

- visoke performanse cijevi u pogledu snage i hladenja.

lzvor

.I !
.. !
A

Detektor

Slika 1.12. Sesta generacija skenera [11]

U sedmu generaciju se svrstava naprednija verzija spiralnih skenera. U ovu generaciju se
svrstavaju viseslojni (multislice) skeneri - MSCT, skeneri sa viSerednim detektorima (multi-row
detector) — MDCT, i skeneri sa dva izvora (dual source). Viseslojni skeneri, kao §to im naziv
govori, imaju moguénost snimanja vise slojeva istovremeno. To drasticno smanjuje vrijeme
snimanja, i omogucava ispitivanje gotovo svih struktura u organizmu. Koriste se 16-slajsni, 64-
slajsni i 128-slajsni skeneri. Kod MDCT skenera, osim velikog broja detektora (700-900) u x-y
ravni, sada imamo i detektore u z ravni. Kako broj redova (detektori u z ravni) dostize i 320,
zakljucuje se ti skeneri mogu imati i 288000 detektora. Kod skenera sa dva izvora, dvije cijevi su
postavljene pod uglom od 90 stepeni i rade istovremeno, smanjujuci tako vrijeme skenirana.
ZajedniCka karakteristika svih skenera ove generacije je izuzetno smanjeno vrijeme snimanja,
dobra prostorna rezolucija, ali na raun poveéane doze za pacijenta.

MDCT skeneri ¢e detaljno biti opisani u poglavlju 1.6.
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Od pocetka upotrebe jonizujuceg zraCenja pojavila se potreba za kvantifikacijom koli¢ine
zracenja. Prije toga, o samoj dozi zracenja moglo se naslutiti tek po pojavi deterministickih
efekata® na tijelu. U narednom dijelu prikazane su najvaZnije opste dozimetrijske veligine.

Fluens se definise kao odnos broja ¢estica dN i elementarnog dijela povrsi sfere dA na koju
Cestice padaju:

cD_dN
T dA

ZakljuGuje se da je jedinica za fluens 1 m™. Smatra se da je dA elementarni dio povrsi sfere
normalan na upadno zraenje pa je stoga fluens nezavisan od upadnog snopa.

Na isti na¢in mozemo definisati i energetski fluens, samo se odnos broja Cestica zraCenja
zamijeni energijom zracenja:
w dE
CdA
Jedinica za energetski fluens je onda ] - m~2.
Jacdina fluksa pokazuje koliki je broj fotona koji prode kroj jedini¢nu povrSinu u jedinici
vremena:

_do
? =

Na slican naéin uvodi se i jacina energentskog fluksa, kao energija prenesena kroz jedini¢nu

povrsinu u jedinici vremena:
d¥
V="

Kerma (Kinetic Energy Released per Mass) K predstavlja odnos sume svih pocetnih kineti¢kih
energija naelektrisanih Cestica (elektrona i pozitrona) oslobodenih u masi dm apsorbera od strane
fotona, i mase dm:

dE;,
dm’

K =

Jedinica kojom se izrazava kerma je ]J/kg odnosno Gy (Grej). Kerma se moze izraziti i kao zbir
kolizione kerme K®' i radijacione kerme K"

K = Kcol + Krad

Kolizona kerma je dio kerme koji dovodi do nastanka elektrona koji dalje trosi energiju na
jonizaciju. Radijaciona kerma ili kerma transfera energija je dio kerme koji dovodi do nastanka

! Stetni bioloski efekti zratenja se dijele u dvije kategorije: deterministicki i stohasticki. Determinicki su odmah
vidljivi 1 imaju odredeni prag, dok su stohasticki ,,zakasnjeli* i smatra se da mogu nastati na svim energijama, tj.
nemaju odredeni prag.
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fotona a posljedica je interakcije (usporavanja) elektrona sa jezgrom, tj. pojave zakoc¢nog
zracenja.

Apsorbovana doza je uvedena 1968. od strane Medunarodne komisije za radijacione veliCine
(ICRU). Odnosi se na ukupnu deponovanu energiju zra¢enja u medijumu. Obuhvata sve tipove
zraCenja, 1 upadno nenaelektrisano i sekundarno naelektrisano zracenje, kao i sve tipove
medijuma i energije zracenja. DefiniSe se kao ukupna predata energija jonizujuéeg zraCenja AE,
medijumu mase dm:

_ AE
T Am

Jedinica za apsorbovanu je dozu je kao i za kermu — Gy. Raniji je u upotrebi bila i jedinica 1 rad
(1 rad = 0.01 Gy).

D

Ekspoziciona doza je uvedena nesto ranije, 1926. godine, ali se njena prva definicija pojavila jos
20-ak godina ranije. Odnosi se na X i y zraCenje a predstavlja (apsolutni) zbir nalektrisanja svih
jona istog znaka nastalih u jedinici mase Am vazduha, pri prolasku zra¢enja. Matematicki se
izraZzava na sledeci nacin:

_ 40

T Am

Tradicionalna jedinica za ekspozicionu dozu je 1 Rendgen koji predstavlja ekspoziciju koja u 1
kg vazduha oslobodi naelektrisanje od 2.58 - 107*C. Ili:

X

C
1R=2.58-10"*—
kg
Ekspozicionoj dozi doprinose primarni jonski parovi (elektroni i pozitroni), koji nastaju pri
interakciji upadnog zraCenja sa materijom, ali i sekundarni jonski parovi koji nastaju kada
primarni parovi jonizuju druge atome sredine.

Jos od davnina je ispitivanima zaklju¢eno da razli¢ite vrste zracenja daju razli¢ite bioloske efekte
na tkivu pacijenta, ali 1 da isto zracenje ima razliCite efekte na razli¢ita ozracena tkiva. Javila se
potreba da se kvantifikuje ta zavisnost bioloskih efekata razli¢itih vrsta zracenja na razli¢ite vrste
tkiva. Veli¢ina koja povezuje apsorbovanu dozu sa vrstom zraCenja kojoj je tijelo izlozeno je
ekvivalentna doza — H. Po definicji:

H=D-Q,

gdje je D apsorbovana doza, a Q faktor kvaliteta ili radijacioni tezinski faktor (bezdimenziona
veli¢ina), a zavisi od vrste zra¢enja. Na taj naCin dobijamo zavisnost doze od vrste zracenja.
Kako bi se razdvojila od apsorbovane doze, jedinica za ekvivalentnu dozu je Sivert ( Sv = klg ). U
tabeli 1.2. prikazane su vrijednosti faktora kvaliteta za razliCite vrste zracenja. Jasno je da ce

faktor za ,tesko* zraCenje biti najveci, jer ono pravi najveci ,haos“ u tkivu. Ove vrijednosti
variraju za razli¢ite energije (brzine) protona i neutrona.
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Tabela 1.2. Vrijednosti faktora kvaliteta za razlicite vrste zracenja [8]

Vrsta zracenja Faktor kvaliteta

Fotoni, B, mioni 1
Protoni 5

<10 keV 5

10 keV-100 keV 10

Neutroni: 100 keV-2 MeV 20
2 MeV-20 MeV 10

>20 MeV 5
a, teSka jezgra 20

Ova veli¢ina - E je u racun uzela i Cinjenicu da isto zraCenje ima razliCite efekte na razli¢ita
tkiva. Bolje reCeno, ista ekvivalentna doza ne postize iste efekte za sva tkiva. Po definiciji,
efektivna doza je proizvod ekvivalentne doze i teZinskog tkivnog faktora wy. Kako se ozraceni
dio obi¢no sastoji od vise razliCitih tkiva, potrebno je sumirati dozu po svim ,,tkivima*:

E = Z WTHT'
T

Tezinski tkivni faktor je takode bezdimenziona veli¢ina, a neke njegove vrijednosti su prikazane
u Tabeli 1.3. Prema ICRU (The International Commission on Radiation Protection) neke od
vrijednosti su se tokom vremena mijenjale.

Tabela 1.3. Neke vrijednosti tkivnog tezinskog faktora [7, 8, 9]

Tkivo Tkivni tezinski faktor
ICRP (1979) ICRP (1991) ICRP (2007)
Kostana srz 0.12 0.12 0.12
Plu¢a 0.12 0.12 0.12
Dojke 0.15 0.05 0.12
Zeludac 0.12 0.12
Debelo crijevo 0.12 0.12
Gonade 0.25 0.20 0.08
Mokraéna 0.05 0.04
besika
Jetra 0.05 0.04
Jednjak 0.05 0.04
Stitna Zlijezda 0.03 0.05 0.04
Koza 0.01
Kosti 0.03 0.01 0.01
Ostatak 0.30
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1.5. Dozimetrijske veli¢ine u kompjuterskoj tomografiji

Od same pojave CT skenera bilo je jasno da se za kvantifikovanje doze zracenja koje daju ovi
uredaju moraju uvesti neke nove veli¢ine, karakteristicne za CT. Jedan od glavnih razloga za to
je nacin distribucije doze kod konvencionalne radiologije koji se znatno razlikuje od distribucije
kod CT-a. Naime, kod planarne radiografije distribucija doze je najveca na ulazu (na povr$ini
pacijenta), nakon ¢ega opada tako da pri izlazu dobijamo da je doza 100 ili 1000 puta manja od
ulazne. (slika 1.13.) [4] Zbog rotirajuce cijevi, kod CT skenera, moze se zakljuciti da ce
distribucija doze na svim ulaznim povrSinama biti otprilike ista. Dalje, problem kod CT uredaja
predstavlja i jako uzan kolimisan snop $to za posljedicu daje da ¢e u ukupnoj dozi dobar dio biti
posljedica efekta polusjenke ili rasijanog zracenja.

--=, 100
-7 0485

-=-=1 085
0.75

0.85
0.95

Konwvencionalna radiografija Kompjuterska tomografija

Slika 1.13. Distribucija doze pri oslikavanju glave [4]

1.5.1. CT dozni indeks (CTDI — Computed Tomography Dose Index)

CTDI je osnovna dozimetrijska veli¢ina u CT tehnici. Matematicki, CTDI se definiSe kao
apsorbovana doza duz linije paralelne osi rotacije gentrija (z-0sa) tokom jedne rotacije,
podijeljena kolimacijom snopa, tj. debljinom snopa:

+ oo

CTDI = —- f D()-d
= N-T Z Z
gdje je D(z) doza na nekoj poziciji z, a N-T nominalna debljina presjeka, gdje je N broj kanala
(tomografskih presjeka) u z-osi, a T debljina jednog kanala.

Takode, CDTI se moze definisati i kao ekvivalent doze u ozra¢enom presjeku koji bi nastao kada
bi se realni oblik profila apsorbovane doze (slika 1.14.) pretvorio u pravougaoni profil ¢ija je
Sirina jednaka h, odnosno N-T (debljina presjeka).

Slika 1.14. Realni oblik doznog profila i njegov ekvivalent-pravougani oblik debljine h [4]
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Ako se akvizicija vrsi sa preklapaju¢im presjecima (pomjeraj stola manji od debljine slajsa),
dolazi do povecanja doze usljed doprinosa tih susjednih presjeka. Pitch faktor se uvodi kao
veli¢ina koja opisuje stepen preklapanja. DefiniSe se kao kolicnik pomjeraja stola i nominalne
debljine slajsa:

I
itch = ——
pitc N-T

gdje je N-T - debljina presjeka, a | pomjeraj stola po jednoj rotaciji
Imamo tri karakteristi¢na slucaja:

- pitch < 1; dolazi do preklapanja susjednih presjeka,
- pitch > 1; postoji razmak izmedu susjednih presjeka i
- pitch = 1; susjedni presjeci se ta¢no dodiruju.

Za mjerenje CTDI Koristi se jonizaciona komora duzine 100 mm i dva cilindri¢éna fantoma
PMMA (polymethylmethacrylate). Jedan ¢iji je dijametar 16 cm, koji simulira glavu pacijenta, i
drugi dijametra 32 cm koji simulira tijelo pacijenta. Takode, pored fantoma, ova veli¢ina se
moze mjeriti i u vazduhu. [2] Ono $to je razlika u odnosu na standardni CTDI je granica
integraljenja, koja sada ide od -50 mm do +50 mm (ukupno 100 mm $to odgovara duzini
komore):
+50mm
1
CTDIlOO = ﬁ J- D(Z) -dz

—-50mm

Tzv. normirani CTDlI o, koji se oznacava kao NCTDlI;o definise se kao:

CTDI;,

Q
gdje je Q proizvod struje cijevi i vremena ekspozicije, tj. koli¢ina naclektrisanja cijevi [mAS].
Vazno je ista¢i da ova veli¢ina ne govori niSta o pacijentnoj dozi, ve¢ se koristi u komparaciji
razli¢itih uredaja.

nCTD1100 =

Ova veli¢ina je uvedena usljed razli¢itih vrijednosti CTDI-a duZ vidnog polja (FOV-a, x-y
ravan). Naime, CTDI je ras¢lanjen na vrijednost CTDIig U centru fantoma — CTDlygoc |
vrijednost CTDl g na periferiji fantoma — CTDl1o0p, na sledeéi nacin:

1 2
CTDIW = § - CTDIlOO,C + § " CTDIlOO.p

Takode, 1 ova veliina se moZe normirati, pa je u upotrebi i nCTDIy:

CTDI,
Q

gdje je Q proizvod struje cijevi i vremena ekspozicije, tj. koli¢ina naelektrisanja cijevi [mAS].

nCTDI,, =
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Za vecinu protokola skeniranja potrebno je uzeti u obzir i preklapanje doznih profila ili, s druge
strane praznine izmedu dva profila. Upravo je CTDIq veli¢ina koja uzima u obzir ove nemale
faktore u procjeni doze. Naravno, sa preklapanjem profila (presjeka) povecava se i doza, a
postize veéi kvalitet, dok za praznine izmedu profila vazi obrnuto. CTDl,,, dakle, predstavlja
srednju dozu u ukupnoj skeniranoj zapremini. Preklapanje profila nastaje kada je pomjeranje
stola po jednoj rotaciji — I, manje od ukupne kolimacije snopa - N-T.

N-T
CTDlyg = ——+ CTDI,,
Kako smo ranije definisali pitch, CTDl,q se moze izraziti i na slede¢i nain:

1
CTDIL,,, =——CTDI
vol ™ pitch w

Kako bi se bolje predstavila ukupna energija isporucena u nekom protokolu skeniranja,
prethodno pomenuta veli¢ina moZze da se integriSe po cijeloj duzini skeniranja. Tako dobijamo
novu veli¢inu — proizvod doze i duzine, koja se oznacava kao DLP (dose-length product):

DLP(mGy - cm) = CTDI,,;(mGy) - L(cm)
gdje je L duzina skena.

DLP, dakle, predstavlja ukupnu primljenu dozu za pacijenta 1 na taj nacin se pravi razlika za
razli¢ite protokole, koji mogu imati iste CTDI,q veli¢ine. Takode, ova veli¢ina se Kkoristi i za
procjenu bioloskih efekata koje zraenje moze da izazove u tijelu pacijenta.
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Naziv MDCT ( Multiple-Detector-Row CT) je nastao jer ovaj tip CT skenera koristi vise
detektorskih redova duz z-ose, odnosno duz pacijenta. U praksi se koriste MDCT skeneri kod
kojih luk detektora i rendgenske cijevi rotiraju zajedno. Snimanje (prikupljanje podataka) je
spiralno, brzinom rotacije ve¢om od 0.33 sekunde za potpunu rotaciju rendgenske cijevi. lako
MDCT imaju viSe redova detektora, podaci dobijeni sa njih izgledaju kao da su prikupljeni sa
jednog detektora, $to je velika prednost. Razli¢iti redovi detektora sakupljaju podatke na nacin da
se pojedinac¢ni redovi kombinuju, i to tako da se gubi informacija iz kog reda je odredeni podatak
dobijen. Redovi detektora na taj nacin formiraju kanal, koji predstavlja najmanju jedinicu iz koje
se podaci nezavisno prikupljaju. U upotrebi su MDCT skeneri koji istovremeno duz z-0Se mogu
da prikupljaju do 64 kanala podataka. Svaki kanal prikuplja dovoljno podataka kako bi stvorio
aksijalni presjek (kriSku) ili sliku, tako da se moze konstruisati N nezavisnih aksijalnih presjeka
duz z-ose CT skenera. Broj dozvoljenih slika po rotaciji se moze ograni€iti na manji od Nmax,
ukoliko se pretpostavi da je snop konusni. Ako razmatramo neki CT skener sa 16 rezova, on
omogucava 16 kanala od 1,5 mm za spiralno prikupljanje podataka, i samo 12 ako se razmatra
konusni snop. Takode, moguce je podatke sa viSe kanala sabrati tako da se u konacnici dobije
manje 0d Npmax slika, od kojih ¢e svaka imati vecu Sirinu. Ako uporedimo MDCT sa skenerima
koji imaju jedan radni detektor (SDCT), mozemo re¢i da su MDCT mnogo efikasniji u smislu da
omogucavaju brze prikupljanje podataka sa manjim toplotnim optere¢enjem na rendgenskoj
cijevi, uz skra¢ivanje vremena ekspozicije pacijenta. S obzirom da MDCT skeneri omogucavaju
snimanje specifi¢énih anatomskih zapremina sa tanjim presjecima (slojevima), oni imaju mnogo
bolju prostornu rezoluciju.

Jednoslojni sistem detektora 'JE'EES?C',F‘ detektorski sistem

<0
/l% Ny

%)

Slika 1.15. Prikaz sistema detektora sa jednim redom duz z-0se (lijevo) i sistema sa 16 redova
duz z-0se (desno) [3]

Slika 1.15. pokazuje razliku izmedu SDCT 1 MDCT skenera. Moze se uociti da je osnovna
razlika u broju redova detektora duz z-ose. Kod SDCT skenera je Sirina presjeka odredena
kolimacijom snopa rendgenskog zracenja prije prolaska kroz pacijenta, dok samo neki skeneri
imaju tu moguc¢nost da kolimiSu snop nakon ekspozicije. Karakteristika MDCT skenera je da ta
da je Sirina jednog presjeka definisana konfiguracijom detektora, tacnije Sirinom pojedinig
aktivnog detektorskog reda koji se koristi za rekonstrukciju slike. Detektorska konfiguracija se
mozZe predstaviti kao proizvod broja nezavisnih kanala N 1 Sirine jednog detektorskog kanala T
(mm), duz z-ose u izocentru.

Na slici 1.15. (lijevo) primjecujemo da SDCT skener ima jedan detektorski red duz
longitudinalne ose (1 nezavisan kanal), koji je okomito postavljen u odnosu na z-osu. U luku oko
pacijenta je postavljeno mnogo detektorskih redova. Sirina detektora u odnosu na izocentar je 20
mm, iako je Sirina snopa samo 10 mm. Zakljucujemo da je detektor Siri od rendgenskog snopa.
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Na slici 1.15. (desno) mozemo uociti sistem od vise detektora (MDCT), koji ima 16 detektorskih
elemenata (broj nezavisnih kanala) i Sirinu jednog kanala od 1,25 mm. I u ovom slucaju je Sirina
detektora 20 mm u izocentru.
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Slika 1.16. Dijagram geometrije detektorskog sistema u 4-kanalnim MDCT uredajima Cetiri
glavna proizvodaca [3]

Na slici 1.16. su prikazane razliCite konfiguracije detektora duz x-0se, u zavisnosti od
proizvodaca. General Electric proizvodi CT skenere sa 16 detektorskih redova, koji imaju istu
veli¢inu duz z-ose, dok Siemens, Philips i Toshiba proizvode CT skenere sa detektorskim
redovima razliCitih veli¢ina. KoriStenjem detektorskih redova razli¢itih velicina se moze posti¢i
da presjeci imaju razlicite Sirine.

General Electric, Philips i Toshiba koriste 64 reda detektora $irine 0,625 mm ili 0,5 mm, kako bi
dobili 64 presjeka duz z-ose istovremeno. Siemens koristi 32 reda detektora Sirine 0,6 mm i
osciluju¢u fokusnu tacku, kako bi dobio 64 preklapajuéa presjeka, te na taj naCin postize bolju
prostornu rezoluciju duz z-0se uz smanjenje prostornih artefakata.

MDCT skener ima primarnu osobinu da posjeduje Sto veéi broj presjeka koji se mogu
istovremeno akvizirati. Sto je veéi broj presjeka koji su uklju¢eni u simultano skeniranje, veéa je
brzina snimanja. Razvojem tehnologije, prvenstveno procesorske snage racunara su u velikoj
mjeri poboljSani 1 MDCT skeneri, s obzirom da ih je bilo moguce koristiti za najviSe 4
istovremena presjeka, jer je veliki broj podataka koji se prikupljaju i prenose istovremeno. [3]
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1.7. CT u radioterapiji

Kada govorimo o radioterapiji, CT je osnovni imidzing modalitet koji se koristi za generisanje
presjeka pacijenta, a ti podaci ¢e se dalje koristiti za planiranje radioterapije. CT skeniranem
dobija se zapreminska informacija o tumoru, ali i o svim drugim strukturama. Cilj je da se ovim
postupkom maksimalno poboljsa kvalitet tretmana, u smislu raspodjele doze i zastite okolnog
zdravog tkiva. Pored planiranja radioterapije, CT simulatori se koriste i za virtuelnu simulaciju
koju omogucuju dodatni laserski sistem za pozicioniranje i napredni softverski sistem za
virtuelnu simulaciju. CT uredaji koji se koriste u radioterapiji treba ipak da pretrpe odredene
modifikacije kako bi se postigao zeljeni rezultat.

Vec krajem 90-ih godina proslog vijeka proizvodaci su poceli proizvoditi tj. dizajnirati uredaje —
simulatore, specijalizovane za terapijske svrhe. Najprije su se pojavljivali jednoslajsni CT
simulatori pa se uz kontinuirani napredak stiglo do MDCT simulatora sa veoma Sirokim
otvorima.

1.7.1. Modifikacije za terapijski CT uredaj

CT skeneri koji se koriste u terapijske svrhe treba da posjeduju laserski sistem za pozicioniranje i
obiljezavanje pacijenta, ravan pacijentski sto (kod dijagnostockih skenera je ovalni sa
udubljenjem na sredini) i softverski sistem za virtuelnu simulaciju i 3D planiranje terapije.
Modifikacije za CT terapijski uredaj ukljucuju: veli¢inu otvora gentrija, toplotni kapacitet cijevi,
sto za pacijenta, lasere za obiljezavanje, softver za simulaciju, konturisanje i lokalizaciju
struktura, stvaranje slike (slika 1.17.)

Slika 1.17. CT simulator sa ravnim stolom, sistemom za pozicioniranje i markiranje, laserima
(unutrasnjim pokretnim i spoljasnjim fiksnim obicno na zidu) i specijalizovanim sftverom za
simulaciju [5]

Konvencionalni CT skeneri obi¢no imaju otvor Sirine (precnika) 70 cm. Za veéinu procedura ova
Sirina je dovoljna jer omogucava snimanje objekata dimenzija do 50 cm. Medutim, jedan od
zahtjeva u terapiji nekih tumora (npr. dojke, pluca) je da se ekstremiteti pozicioniraju Sto dalje od
tijela. Takode, u slucaju skeniranja glave ili vrata za pacijenta se prave imobilizaciona sredstva-
maske. U navedenim situacijama otvor od 70 cm nije dovoljan, jer ne bi zadovoljavao optimalne
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uslove u pogledu komforta pacijenta. Pored toga, pozicija pacijenta na CT stolu treba da bude
identi¢na poziciji na akceleratoru, a to je u slucaju ovakvih ,,skuc¢enih* uslova tesko postici.

Iz navedenih razloga bilo je potrebno dizajnirati simulatore sa velikim otvorima (large bore CT
scanners), ve¢im od 70 cm. Medutim, pri proSirenim SFOV-om (SFOV — scan field of view)
dovedena je u pitanje tacnost CT brojeva. Ovi brojevi su kod nekih skenera relevantni samo pri
malom SFOV-u, a brojevi koji se dobijaju pri prosirenim SFOV-om (kod debljih pacijenata),
narocCito oni prema periferiji su veoma nepouzdani. Ta nepouzdanost dalje dovodi do gresaka u
kalkulaciji doze u sistemu za planiranje. [5]

Najvazniji izazov u konstrukciji cijevi je kontrola toplotnog opterecenja. Kako CT simulacije
zahtijevaju jako veliki broj slika u $to kra¢em vremenu, moze se zakljuciti da je grijanje cijevi
puno vece u poredenju sa precedurama u dijagnostickoj radiologiji. Dakle, anoda mora da ima
jako dobre karakteristike hladenja kako bi skener ostao u optimalnom radu.

Kod CT skenera koji se koriste za simulacije neophodno je da povrSina stola bude ravna, skoro
identican onom koji se koristi za terapiju. Na taj nadin je omoguéena koordinacija dva uredaja.
Takode, sredstva za imobilizaciju pacijenta koriStena na CT simulatoru samo se prenesu na
terapijski sto.

Mozda 1 osnovni dio CT simulatora je kompjuter. Upravo razvoj kompjutera koji je sposoban za
rjeSavanje komplikovanih matematickih problema je i omogucio napredak u oslikavanju tijela.
Ono $to ,,dode* do kompjutera su samo sirovi podaci dobijeni od detektora koji samo pokazuju
slabljenje fotonskog snopa. Tek kompjuterskom obradom tih podataka rekonstruise se 3D prikaz
unutrasnjosti ljudskog tijela. Pored algoritama za rekonstrukciju, moderni simulatori posjeduju i
softvere za automatsku analizu dobijenih podataka. Hardverski, skeneri posjeduju vise
mikroprocesora koji su u medusobnoj komunikaciji pomoc¢u kojih se podeSavaju parametri
samog skenirana.

CT skeneri koji se koriste za simulacije su, pored unutrasnjih lasera za markirane i
pozicioniranje, opremljeni 1 sa eksternim laserima. Upotreba unutrasnjih lasera je vrlo Cesto
limitirana usljed malih otvora gentrija pa se uvodenje dodatnih lasera pokazalo kao dobro
rjeSenje. Kako ovi laseri mogu da budu pokretljivi, u mnogome su olaksali markiranje pacijenta
jer je sada omoguceno markiranje/centriranje dalje od centra pacijenta (sto se ne moze pomjerati
lateralno). [6]

CT simulator

A

Virtuelna

CT skener Kalkulacija

doze

simulacija

v

Sistem za planiranje

Slika 1.18. Dijagram pokazuje vezu skenera, simulacionog softvera i sistema za planiranje [5]
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1.7.2. Kontrola kvaliteta

Kontrola kvaliteta CT simulatora mnogo je sveobuhvatnija od kontrole kvaliteta CT uredaja koji
se koristi u dijagnostici. Tu se najviSe misli na preciznost CT broja, geometrijsku preciznost,
kvalitet slike, Sum, uniformnost slike itd.

Prije pocetka koristenja CT simulatora u svrhu planiranja radioterapije neophodno je kalibrisati
uredaj i odrediti konverzionu krivu CT broja i relativnu elektronsku gustinu materijala (REG), a
to se postize upotrebom posebnog fantoma (slika 1.19.) koji u sebi sadrzi umetke razli¢itih
materijala koji simuliraju strukture u ljudskom pacijentu. Osobine tih materijala u fantomu su
ve¢ poznate i tatno odredene. [1]

Slika 1.19.. Fantom koji se koristi za odredivanje konverzione krive CT broja u REG [1]

Fizicke gustine, prosjecne elektronske gustine i relativne elektronske gustine (u odnosu na vodu)
razli¢itih tkiva u organizmu prikazane su u sledecoj tabeli 1.4..

Tabela 1.4. Vrijednosti gustina za najdominantnije strukture u ljudskom tijelu [1]

Vrsta materijala Fizi¢ka gustina p Prosjecna elektronska Relativna elektronska
[g/cm’] gustina gustina
[-10°%elektrona/cm’]

Voda 1.0 3.34 1
Pluca pri udisaju 0.2 0.634 0.19
Pluca pri izdisaju 0.5 1.632 0.489

Dojka 0.99 3.261 0.976

Jetra 1.07 3.516 1.052

Misic¢i 1.06 3.483 1.043

Masti 0.96 3.171 0.949

Gusta kost 1.82 5.663 1.695

Vrijednosti CT brojeva jako zavise od napona cijevi, $to znaci da promjenom napona necemo
dobiti iste vrijednosti brojeva za jednu te istu struktura. Kako bi se to izbjeglo, pacijenti se uvijek
pripremaju na konstantnom naponu cijevi, na kojem je takode snimljena i konverziona kriva CT
broja i relativne elektronske gustine. [1]
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2. Metodologija
Osnovna metodologija u radu bila je snimanje fantoma CIRS 062M, prikazanog na slici 1.19. po
protokolu koji se koristi za snimanje abdomena pacijenta. Pri tome, uzeta su Cetiri snimka:

1. Nanaponu od 120 kV sa centriranim fantomom u odnosu na lasere.

2. Na naponu od 140 kV sa centriranim fantomom u odnosu na lasere.

3. Na naponu od 120 kV sa fantomom pomjerenim u stranu za 15 cm, koristeci prosireno
vidno polje.

4. Na naponu od 140 kV sa fantomom pomjerenim u stranu za 15 cm, koriste¢i prosireno
vidno polje.

Poznato je da vrijednost mjerenih CT brojeva i konverziona kriva zavise od napona na kojem se
vr$e snimanja, pa su mjerenja vrSena na dva napona, 120 kV i 140 kV. Testovi koji se rade pri
kontroli kvaliteta pokazuju najbolje rezultate za napon od 120 kV, ali neki terapijski centri
koriste konverzionu krivu koja je snimljena na naponu od 140 kV. Najbitnije je da se sva
snimanja koja se rade sa stvarnim pacijentima vr§e na naponu na kojem je i snimljena kriva, tj.
napon treba da se odrzava konstantnim. [17] S druge strane, poSto struja cijevi ne uti¢e mnogo na
CT brojeve, u naSem slucaju ona nije mijenjana i koristila se ona vrijednost koja se koristi na
veéini istih ili sli¢nih ispitivanja na tom uredaju (klinici) [17].

Ranije poznate Cinjenice ukazuju na nepouzdanost tac¢nosti CT brojeva [5] kada se Koristi
prosireni FOV (poglavlje 1.7.1.), pa su analizirani podaci dobijeni sa fantomom pomjerenim u
stranu za 15 cm (slika 2.1.), na onim uredajima koji imaju softver za prosireni FOV.

Slika 2.1. CT simulator ,, Toshiba Slika 2.2. Koristeni fantom sa
Aquilion* sa fantomom pomjerenim 15 umecima
cm u stranu, KBC Split (lijevo)
Kako se najveca nepouzdanost u CT brojevima javlja za materijale koji su postavljeni na
periferiji, tj. najdalje od centra otvora gentrija, korisno je ras¢laniti te materijale od onih blize
centru. Sledeca specificnost koja se javlja je suprotnost strana na koju se pomjera fantom.
Drugim rije¢ima, ako fantom sa slike 2.1. pomjerimo 15 cm od centra u desnu stranu (a ne u
lijevu kao na slici), umeci koji su prvo bili na periferiji sada se nalaze blize centru.
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Mjerenjem su obuhvacena 23 CT uredaja u radioterapijskim centrima Sirom Srbije, Hrvatske 1
Bosne i Hercegovine, bilo da se uredaji koriste samo u terapijske svrhe ili i za dijagnosticke. Na
slici 2.3. dat je raspored svih uredaja prema lokaciji.
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Slika 2.3. Lokacije i broj obuhvacenih CT uredaja [16]

Nakon snimanja ocitane su vrijednosti CT brojeva svih uzoraka koji se u fantomu nalaze
(poglavlje 2.1.). Pored CT brojeva, o€itane su i vrijednosti pitch faktora kao i vrijednosti CTDl
i parametara kvaliteta slike, svi dobijeni podaci analizirani su po naponima, proizvodacima, kao i
po namjeni uredaja (radioterapijski, dijagnosticki ili kombinovani)

Pored mjerenja, korisnici su zamoljeni da popune anketu o kontroli kvaliteta CT uredaja. Anketa
je prikazana u Prilogu 1.

2.1. Fantom CIRS 062M

Fantom CIRS model 062M sastoji se od dva diska razli¢itih precnika (slika 2.4.), pri ¢emu se
manji moze uklopiti u ve¢i ¢ine¢i jednu cjelinu. Manji disk se moze sam koristiti i u tom sluc¢aju
predstavlja glavu pacijenta. Za predstavljanje abdomena pacijenta, koriste se oba diska spojena u
jednu cjelinu. Tijelo fantoma, pored kostura, sastoji se od 17 Supljina koje se popunjavaju
umecima (Cepovima) koji predstavljaju razli¢ita tkiva u organizmu, tj. materijale jednake
elektronske gustine kao tkiva. (slika 2.2.) Jedan od ¢epova se moze puniti, pa se on najvise
koristi kao umetak za vodu. Kako su mjerenja vrSena u periodu od nekoliko nedelja, vodeno
punjenje je mijenjano nekoliko puta, sa oprezom da ne dode do nastanka vodenog mjehura
(vazduh), koji ima CT broj od priblizno -1000 HU.

Slika 2.4. Grada fantoma CIRS 062M [15]
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U tabeli 2.1. prikazani su karakteristike svih umetaka koji su koristeni pri snimanju.

Tabela 2.1. Osobine i broj uzoraka (cepova) koristenih u fantomu [15]

Koli- Vrsta materijala i opis Fizicka Prosjecna elektronska Relativna
¢ina gustina p gustina elektronska
[g/cm’] [-10%%elektrona/cm’] gustina

1 Voda 1.0 3.34 1

1 Pluca pri udisaju 0.205 0.634 0.19

2 Pluca pri izdisaju 0.507 1.658 0.489

2 Dojka (50% Zlijezde, 50% masti) 0.99 3.261 0.976

2 Jetra 1.07 3.516 1.052

2 Misici 1.06 3.483 1.043

2 Masti 0.96 3.171 0.949

2 Sunderasta (trabekularna kost) 1.16 3.73 1.117

200mg/cm®
2 Kompaktna kost 800 mg/cm? 1.53 4.862 1.456
1 Kompaktna kost 1250 mg/cm® 1.82 5.663 1.695

Pored ovih 17 uzoraka, uzeti su i podaci za CT broj vazduha.

Razlic¢iti proizvodaci koriste razliite raCunarske softvere, ali svaki daje sve potrebne informacije
o CT brojevima i parametrima skeniranja. Na slede¢im slikama prikazani su nacini prikupljanja

podataka za sve proizvodace posebno.

LightSpeed RT16 SYS#CTONKOLOGIJA A 177

Ex: 3561

75 0.938:1

®

CT brojevi
za oznalene
krugove

K.B. MOSTAR ONKOLOGIJA

Fantom

M 0608019

DOB: 06 Aug 2019
06 Aug 2019

512

m 1311.71, sd 21.09, a 350.60mm2
Smi=19 11, sd 14.73, a 360. 44mm2

3: m 52.96, sd 18.40, a 360. 44mm2

Slika 2.5. Izgled displeja za ocitavanje CT brojeva i parametara snimanja na GE uredaju, KB

Mostar
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Patient Name: TEST1
Accession Number:
Patient ID: TEST1
Exam Description:

Dose Report
Scan Range CTDivol
. (mm) (mGy)
Scout -

Axial $0.000-50.000 96.29
Helical $38.000-137.000 44.55

Total Exam DLP:

1/1

test hu toshiba (3072019

-
A
v
,
»
»

Examne: 722
26 Jul 2019
Discovery CT590 RT

DLP Phantom
(MmGy-cm) cm

12.04 Body 32
458.48 Body 32
470.52

5.9:54

7
124 (am)
iz

Slika 2.7. Izgled displeja za ocitavanje CT brojeva i parametara snimanja na Toshiba uredaju,

KBC Zagreb
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Slika 2.9. Izgled displeja za ocitavanje CT brojeva i parametara snimanja na Siemens uredaju,

IPB Vojvodine
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Slika 2.11. Izvjestaj o dozi i nekim parametrima na Philips uredaju, IPB Vojvodine

Slika 2.10. Izgled displeja za ocitavanje CT brojeva i parametara snimanja na Philips uredaju,
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3. Rezultati

3.1. Rezultati ankete

3.1.1. Podaci o namjeni i broju CT uredaja razli¢itih proizvodaca
12

10

m Ukupno
® Radioterapijski

Broj uredaja

® Dijagnosticki
1 Kombinovani

Siemens General Toshiba Phillips
Electric
Proizvodac

Grafik 3.1. Raspodjela CT uredaja po proizvodac¢ima i namjeni

3.1.2. Podaci o starosti CT uredaja
8

7 -

6

®m Ukupno
® Mijenjana cijev

Broj uredaja
SN

H Fabricka cijev

0-2 3--5 6--8 9--11

Godinerada

Grafik 3.2. Raspodjela CT uredaja po godistima®

? Uzeti su podaci za godinu kada je uredaj pusten u rad
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3.1.3. Podaci o broju pacijenata na dan

12

10

B Ukupno

M Radioterapijski

Broj uredaja
(o)}

[ Dijagnosticki

0 Kombinovani

0--10 11--20 21--30 31+
Broj pacijenata na dan

Grafik 3.3. Raspodjela CT uredaja po broju pacijenata na dan

3.1.4. Rezultati ankete o kontroli kvaliteta

Minimalni testovi kontrole kvaliteta CT uredaja definisani su u Republici Srbiji Pravilnikom o
primjeni jonizujucih zracenja u medicini. U Republici Hrvatskoj definisani su Pravilnikom o
uvjetima 1 mjerama zastite od ionizirajueg zraenja za obavljanje djelatnosti s rendgenskim
uredajima, akceleratorima i drugim uredajima koji proizvode ioniziraju¢e zracenje, a u Bosni i
Hercegovini Pravilnikom o zastiti od jonizuju¢eg zraenja kod medicinske ekspozicije. Ovi
testovi kontrole kvaliteta smatraju se nacionalnim u ovom radu.

Protokol IAEA je niz testova koje preporucuje IAEA, dok je AAPM niz testova koje preporucuje
AAPM. Protokol proizvodaca je protokol koji sam proizvoda¢ preporucuje.

Ucestalost testiranja je dnevna, ukoliko je najmanji interval izmedu testiranja jedan dan,
nedjeljni - ukoliko se jednom nedjeljno rade testovi kontrole kvaliteta, itd.

Na grafiku 3.4. je prikazana raspodjela po ucestalosti i po vrsti protokola koji se sprovodi na
odredenom CT uredaju.
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Broj uredaja
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20
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[y
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= Nacionalni protokol
IAEA protokol
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Dnevno Nedjeljno Mjesecno Godisnje
Ucestalost

Grafik 3.4. Ucestalost kontrole kvaliteta i koriSteni protokoli
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3.2.

3.2.1. CT broj za vodu i vazdu

Rezultati o¢itavanja CT brojeva i konverzione krive

Tabela 3.1. Vrijednosti CT broja za vodu i vazduh na svim naponima

Tkivo Siemens GE Toshiba Philips Svi
uredaji
min max HU | min max HU : min max HU i min max HU | HU AHU
Voda 3 -1 8.9 0 5,-10 3 -8 -9 0 5 -7 4
Vazduh  -1024 -998 -1001: -997 -976 -989 |-1007 -999 -1003: -1004 -999 -1002} -998 8
3.2.2. Snimanje na 120 KV sa centriranim fantomom
Tabela 3.2. Vrijednosti CT broja za razlicite proizvodace pri naponu od 120 kV
Tkivo Siemens GE Toshiba Philips

min max HU | min max HU | min max HU | min max HU
Voda 13 -6 -9 -9 0 5 1 -10 -8 -9 -9 0 -4
Vazduh -1024 -997 -1003 -997 -981 -990 -1007 -1001 -1004 -1004 -1002 -1003
Masti 66 54 61 | -61 -48 55 | -64 55 61 | -74  -64  -67
PluCapri | 70, 773 g4 | 779 753 766 | 812 -785 794 | -799 788 794
udisaju
Pluéapri g 454 agp | 400 471 479 | 532 488 -503 511 -494  -500
izdisaju
Jetra 35 56 46 . 47 73 57 . 38 58 52 . 35 49 44
Misiéi 36 51 44 . 4 69 54 . 42 58 50 | 38 47 44
Dojka -47 25 -3 | -35 -14 24 -39 26 -31 @ -41 -31  -36
Kost 200 | 199 246 216 | 213 245 231 | 218 255 237 | 213 229 220
Kost800 @ 786 939 838 @ 860 919 880 | 903 1122 981 | 858 869 866
Kost
1250 1219 1417 1270 | 1291 1363 1314 : 1366 1709 1483 | 1304 1317 1310
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Grafik 3.5. Konverzione krive izmjerene pri naponu od 120 kV na 11 razlicitih Siemens CT

uredaja
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Grafik 3.6. Konverzione krive izmjerene pri naponu od 120 kV na 7 razlicitih GE CT uredaja
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Grafik 3.9. Konverzione krive izmjerene pri naponu od 120 kV koristeci srednje vrijednosti
CT brojeva za 4 proizvod‘ac“a3

® Pri racunanju srednje vrijednosti za CT broj Toshiba uredaja, u obzir nisu uzeti brojevi sa uredaja koji je pokazao

veliko odstupanje, narocito za umetke kostiju
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3.2.3. Snimanje na 140 kV sa centriranim fantomom

Tabela 3.3. Vrijednosti CT broja za razlicite proizvodace pri naponu od 140 kV

Tkivo Siemens GE Toshiba Philips
min max HU | min max HU | min max HU | min max HU
Voda -12 -1 -7 -7 0 -4 -10 -3 -7 -6 -6 -6
Vazduh -1003 -998 -1000 996 -976 -988 -1006 -999 -1002 -999 -999 -999
Masti -63 -49 -57 -56 -45 -52 -59 -50 -55 -58 -56 -57
PluCapri \ ;95 774 784 777 753 -765 | -838 -783 -802 | -790 -790  -790
udisaju
Pluapri | oo5  4g4 493 | 489 -471 -480 @ -576 -487 -518 | -497 -496  -496
izdisaju
Jetra 35 56 46 48 67 56 37 59 52 47 54 50
Misiéi 32 53 45 45 64 52 41 60 50 48 52 50
Dojka -40 -21 -31 -31 -14 -22 -32 -23 -28 -33 -25 -29
Kost 200 | 172 202 196 198 221 210 187 238 215 200 214 207
Kost 800 | 720 770 756 776 818 795 833 1272 985 790 795 793
;‘<20588 1105 1172 1147 : 1168 1218 1189 i 1259 1900 1477 i 1197 1197 1197
140 kV
16 —o— Siemens Def As br. 1
L4 —— Siemens Sens Open br. 1
12 —a— Siemens Def As+ br. 1
© 1y Siemens Sens Open br. 2
w
& 0.8 —*¥— Siemens Sens Open br. 3
0:6 —— Siemens Sens 40
: 64 Siemens Sens Open br. 4
7 - 0:2 Siemes Def As+ br. 2
- 0 Siemens Def As br. 2
-1100 -600 -100 400 900 1400 . .
Siemens Biograph
CT broj [HU]

Grafik 3.10. Konverzione krive izmjerene pri naponu od 140 kV na 11 razlicitih Siemens CT

uredaja
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Grafik 3.11. Konverzione krive izmjerene pri naponu od 140 kV na 7 razlicitih GE CT
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Grafik 3.12. Konverziona kriva izmjerena pri naponu od 140 kV na Philips Ingenuity CT
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3.2.4. Poredenje krivih na 120 kV i 140 kV pojedinacnih proizvodaca
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Grafik 3.15. Poredenje konverzionih krivih snimljenih na 120 kV i 140 kV za Siemens
uredaje
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Grafik 3.16. Poredenje konverzionih krivih snimljenih na 120 kV i 140 kV za General
Electric uredaje
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3.2.5. Snimanje sa fantomom pomjerenim 15 cm u stranu

Kako je receno u poglavlju 2., pri obradi rezultata mjerenja sa prosirenim FOV-om, odnosno sa
fantomom pomjrenim u stranu, pozeljno je posebno posmatrati uzorke koji se nalaze najdalje od
centra ose gentrija, tj. one koji se nalaze na periferiji (slika 3.1.).

Slika 3.1. Koristeni fantom sa linijama koje odvajaju uzorke na periferiji i one blize centru, pri
¢emu: lijevo od plave linije su uzorci koji se nalaze na periferiji kada se fantom pomjera u lijevu
stranu, a desno od crvene linije su uzorci koji su na periferiji kada se fantom pomjera u desnu
stranu.

Za crtanje konverzionih krivih za prosirenu rekonstrukciju, uzimane su vrijednosti CT broja
onog uzorka koji se nalazi na periferiji, tj. dalje od centra fantoma.

43



3.2.6. Poredenje rezultata centriranog i pomjerenog fantoma na naponima 120 kV i 140

kv

Na slede¢im graficima prikazene su uporedne krive za centrirani i pomjereni fantom. Pri tome su
uzeti po jedan uredaj svakog proizvodaca.

Tabela 3.4. Uporedni podaci o CT brojevima centriranog (standardni FOV) i pomjerenog
(prosireni FOV) fantoma za uredaj GE Discovery RT590

Tkivo Relativne Vrijednosti CT broja [HU]  Vrijednosti CT broja [HU]
elektronske 120 kV 140 kV
gustine . . . .
Standardni Prog$ireni Standardni Prosireni
FOV FOV FOV FOV
Vazduh 0.001 21024 -1006 -999 -1002
Pluéa pri 0.19 782 -769 -780 774
udisaju
Plucapri 4 489 -490 462 -491 -439
izdisaju
Masti 0.949 -62 -49 -57 -17
Dojka 0.976 -35 -54 -30 -42
Voda 1 -11 -16 -8 -12
Misici 1.043 43 8 45 18
Jetra 1.052 46 17 48 50
Kost 200 1.117 216 192 202 182
Kost 800 1.456 827 768 762 710
Kost
1950 1.695 1260 1123 1154 1037
Siemens Sensation Open 120 kV
1.6 //
o
© :
[~ ’/8 —&— Standardni FOV
/;.6 Prosireni FOV
Y e
-1100 -600 -100 400 900 1400

CT broj [HU]

Grafik 3.18. Konverzione krive uredaja Siemens Sensation Open snimljene na 120 kV
centriranim (standardni FOV) i pomjerenim (prosireni FOV) fantomom
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Siemens Sensation Open 140 kV
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Grafik 3.19. Konverzione krive uredaja Siemens Sensation Open snimljene na 140 kV

centriranim (standardni FOV) i pomjerenim (prosireni FOV) fantomom

Tabela 3.5. Uporedni podaci o CT brojevima centriranog (standardni FOV) i pomjerenog
(prosireni FOV) fantoma za uredaj GE Discovery RT590

Tkivo Relativne Vrijednosti CT broja [HU]  Vrijednosti CT broja [HU]
elektronske 120 kV 140 kV
gustine . . . .
Standardni ProSireni Standardni ProSireni
FOV FOV FOV FOV
Vazduh 0.001 -994 -1014 -992 -1018
Pluca pri 0.19 779 -780 777 -781
udisaju
Pluca pri 0.489 488 535 -489 -540
izdisaju
Masti 0.949 -58 -103 -54 -99
Dojka 0.976 -25 -55 -23 -52
Voda 1 -6 -21 -4 -18
Misic¢i 1.043 52 3 52 7
Jetra 1.052 56 -40 56 -38
Kost 200 1.117 236 194 213 178
Kost 800 1.456 895 826 810 750
Kost
1250 1.695 1337 1185 1212 1084
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GE Discovery RT590 120 kV
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Grafik 3.20. Konverzione krive uredaja GE Discovery RT590 snimljene na 120 kV centriranim
(standardni FOV) i pomjerenim (proSireni FOV) fantomom
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Grafik 3.21. Konverzione krive uredaja GE Discovery RT590 snimljene na 140 kV centriranim
(standardni FOV) i pomjerenim (proSireni FOV) fantomom
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Tabela 3.6. Uporedni podaci o CT brojevima centriranog (standardni FOV) i pomjerenog
(prosireni FOV) fantoma za uredaj Toshiba Aquilion LB

Tkivo Relativne Vrijednosti CT broja [HU]  Vrijednosti CT broja [HU]
elektronske 120 kV 140 kV
gustine . L i L
Standardni Progireni Standardni Prosireni
FOV FOV FOV FOV
Vazduh 0.001 -1007 -985 -1006 -989
Pluca pri 0.19 785 776 784 -770
udisaju
Pluéa pri 0.489 489 477 489 482
izdisaju
Masti 0.949 -60 -54 -56.2 -56
Dojka 0.976 -27 -36 -26 -38
Voda 1 -9 -4 -10 -2
Misiéi 1.043 54 32 54 35
Jetra 1.052 56 43 57 45
Kost 200 1.117 245 228 229 211
Kost 800 1.456 914 874 845 806
Kost
1250 1.695 1373 1282 1272 1183
Toshiba Aquilion LB 120 kV
1.6 //
1.2 . —
(U] 1‘
o« A/g —ao— Standardni FOV
/;.6 Pro$ireni FOV
/ 0.4
—4 / 0
-1100 -600 -100 400 900 1400
CT broj [HU]

Grafik 3.22. Konverzione krive uredaja Toshiba Aquilion 16 snimljene na 120 kV centriranim
(standardni FOV) i pomjerenim (prosireni FOV) fantomom
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Grafik 3.23. Konverzione krive uredaja Toshiba Aquilion 16 snimljene na 140 kV centriranim

(standardni FOV) i pomjerenim (proSireni FOV) fantomom
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Tabela 3.7. Vrijednosti CTDlyo za razlicite uredaje u Srbiji

Napon  CTDly Parametar  Qpis
Tip . Protokol  kvaliteta
snimanja  [mGy] . parametra
slike
Somatom Def 120 kV 334 R ABD 250
i, As 1 140kV ~ 33.44 173 é
*’g Somatom 120 kV 7.47 RT ABD 190 @
. c
5 Sensation Open 140 kV 10.57 190 g
” 120kvV ~ 7.88 250 @
2 Somatom Def AT ABD =
g As 2 140 kV 11.28 183 ;—U
2 PET/CT 120 kV 7.27 N 100 3
Biograph 140 kV 11.54 100
Discovery 120 kV 44.81 RT ABD 12.6
590RT 1 140 kV 51.94 12.6
=y Discovery 15.8 e
3 kV 7. RT ABD v
= 590RT 2 120 37.58 2
5 Discovery 120kv 4485 15.8 %
(Lg 590RT 3 140 kV 51.79 15.8 =
Discovery 120 kV 35.73 ST ABDC 11.2
590RT 4 140 kV 47.74 11.2
3 | T 120kV 215 364 7 3
= ngenui DIA ABD 2
T Jenity 140 kV 22.8 243 £
Srednja 120 kV 26.7
vrijednost 140 kv 30.1
Tabela. Vrijednosti CTDlyo za razlicite uredaje u BiH
Napon CTDI Parametar Opis
. v H vol H
Proizvodac Tip snimanja [MGY] Protokol kvsa:: Ltgta parametra
= Discovery 120 kV 33.86 15.8
e RT16br.1 140KV 4394 780 59 3
= Discovery VCT 120 kV 26.4 ABD ME 15.5 =
3 64 140 kV 33.8 14.4 3
m Discovery 120 kV 44,55 20 >
© RT16br.2 140KV 5179 < AP 20

Srednja 120 kV 34.9
vrijednost 140 kv 43.2
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Tabela. Vrijednosti CTDlyg za razlicite uredaje u Hrvatskoj

Parametar ]
) Napon CTDlyq ] Opis
Tip o Protokol  kvaliteta
snimanja  [mGy] ] parametra
slike
Somatom Def 120 kV 7.87 210
ABD MF
As+ 1 140 kV 10.04 169
Somatom 120 kV 11.72 190
. RT ABD
Sensation Open 2 140 kV 15.58 190
= Somatom 120 kV 7.62 170 <
3 ) RT ABD £
5t Sensation Open3 140 kV 10.79 190 o
=]
E~ Somatom 120 kV 6.87 160 3
@) . RT ABD K
2 Sensation 40 140 kV 9.57 160 o
£ Somatom 120 kV 5.45 190 =
2 . RT ABD <
2 Sensation Open4 140 kV 8.24 190 o
Somatom 120 kV 5.21 125
. DIA ABD
Perspective 140 kV 7.13 125
Somatom Def 120 kV 9.45 210
DIA ABD
As+ 2 140 kV 11.58 169
. 120 kV 33.2 10
Aquilion LB RTP ABD
140 kV 38.1 10
3 N 120kV  18.8 10
S Aquilion LB RTP ABD a
c 140 kV 26 10
. 120 kV 8 12.5
Aquilion LB RTP ABD
140 kV 12.4 12.5

Srednja 120 kV 11.42
vrijednost 140 kv 14.94




4. Diskusija

Govoreci o prisutnosti proizvodaca na trziStu BIH, Srbije i Hrvatske, jasno je da je polovina
uredaja kupljena od jednog proizvodaca, koji je decenijama najprisutniji na ovom trzistu, a to je
Siemens. Drugi naj¢escée koristeni uredaji su proizvodaca General Electric. Takode se vidi da je
polovina uredaja starija od 7 godina, §to govori o potrebi ulaganja u narednih nekoliko godina, s
obzirom da je procijenjeni vijek trajanja CT uredaja 10 godina. Na primjer, u Velikoj Britaniji,
samo 20% CT uredaja je starije od 7 godina, prema izvjeStaju NHS iz 2015. godine.

Kada se sagleda broj pacijenata na dan, polovina klinika ima do 10 pacijenata, a ¢etvrtina izmedu
10 1 20 pacijenata, preostala Cetvrtina klinika preko 20, odnosno preko 30 pacijenata na dan,
uglavnom u slu¢ajevima kada se CT uredaj koristi i kao dijagnosticki, i kao CT simulator.

Najces¢i nacin kontrole kvaliteta na CT simulatoru je na godiSnjem nivou, ali Ceste su i dnevne
kontrole, Sto govori o tome da postoji svijest o potrebi kontrole kvaliteta CT uredaja u
radioterapiji, ali kako je to ipak aparat sekundarnog znaCaja u radioterapiji, a u skladu sa
intenzivnim uvodenjem naprednih tehnika u radioterapiji, kontrola kvaliteta na CT uredajima se
ipak moZe smatrati nedovoljnom. Prema preporukama medunarodno priznatih tijela (IAEA,
AAPM), potrebno je sprovoditi niz testova kako na dnevnom, tako i nedjeljnom i mjese¢nom
nivou, ito ¢ak vise za CT simulator, nego za simulator koji se koristi u dijagnosticke svrhe.

Medutim, testiranje CT simulatora zahtjeva dodatno osoblje (medicinske fizicare), a posto ova
regija pati od hronicnog nedostatka osoblja, kao i odbijanja drzavnih organa da prepoznaju
znacaj profesije u pravilnom i preciznom sprovodenju dijagnosti¢kih i terapijskih procedura,
jasno je da je potrebna izmena zakona u svim drzavama, kao i prate¢ih podzakonskih akata.

Ovo istrazivanje nije obuhvatilo opremu koja je dostupna za testove kontrole kvaliteta, ali u
razgovoru sa zaposlenima, jasno je da je opremljenost vrlo limitirana, 1 da zavisi skoro isklju¢ivo
od individualnih napora u samoj klinici. Ovo bi takode bio prijedlog za razmatranje: kupovina
obavezne QA opreme uz kupovinu CT simulatora ili CT uredaja, posto su naknadne kupovine
skoro nemoguce u uslovima u kojima se bolnice Hrvatske, Srbije i BIH finansiraju.

Kako su CT brojevi zapravo veli¢ine na koje se kalibriSe svaki CT uredaj, 1 ne zavise od napona
cijevi, ne bi trebali da zavise ni od proizvodaca. Vidimo da su vrednosti vrlo priblizne -1000 za
vazduh i 0 za vodu, sa srednjim odstupanjem £8 HU za vazduh i £4 HU za vodu.

Uocavamo dosta dobra poklapanja konverzionih krivih istog proizvodaca. Velika odstupanja od
ostalih izmerenih vrednosti se uoc¢avaju kod Toshiba Aquilion CT uredaja, koji znatno odstupa
od ostalih konverzionih krivih, a jedan od mogucéih razloga za to lezi u prevelikom opterecenju
uredaja, imaju¢i u vidu da je ispitivanje vrSeno pred kraj radnog vremena, te da se neznatno
ranije uredaj usljed pregrijevanja iskljucio.
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Odstupanja CT brojeva raznih proizvodaca najveca su kod materijala najveéih gustina (kosti), 1
to najvise kod proizvodaca Toshiba, te bi se u ovom slucaju predlozilo konsultovanje servisa.

Sa navedenih grafika vidimo da konverzione krive jako zavise od napona cevi, tj da je srednja
vrijednost za svaki umetak pomjerena ka manjim vrijednostima za ve¢i napon. Odnosno,
koris¢enjem pogresne CT-ED krive u sistemu za planiranje, sistem za planiranje bi u sluc¢aju
snimanja pod manjim naponom, a kori§¢enjem CT-ED krive veéeg napona, tkiva vidio kao rjeda,
tj raéunao bi ve¢u dozu nego sto stvarno jeste, odnosno podzracivali bismo pacijenta.

Odstupanja izmedu krivih pojedinih proizvodaca na 120 kV i 140 kV prati istu matricu, odnosno
na isti nacin i istim intenzitetom se smanjuju vrijednosti CT broja na vi§im, u odnosu na nize
napone.

U vecini slu€ajeva pacijenti se mogu bez ikakvih odstupanja snimiti u vidnom polju od 50cm,
medutim, kod pacijenata sa ve¢cim BMI (body-mass-index) ili u slu¢ajevima kada se koriste
imobilizaciona sredstva koja teziSte tijela pomjeraju van centra vidnog polja, kao na primjer
breast board, imobilizaciono sredstvo za dojku, dio anatomije pacijenta nalazie se van
centralnog vidnog polja.

Zbog toga su razvijeni algoritmi za rekonstrukciju slike u ovoj prosirenoj regiji vidnog polja,
povecavajuci tako nominalno polje za oko 20 cm, Sto zavisi od proizvodaca. Cilj algoritma jeste
da nedostaju¢i deo rekonstruiSe, kao i da mu na osnovu okolnih HU vrednosti, dodijeli
najpriblizniju.

Snimanje sa prosirenim vidnim poljem (kod Siemensa se FOV povec¢ava do 70 cm, kod GE do
65 cm, kod Philipsa do 70 cm, a kod Toshibe ¢ak do 85 cm), dovodi nas do znacajnog zakljucka,
da je rekonstrukcija tkiva koje se nalazi na krajevima vidnog polja znacajno odstupa od

vrijednosti koja vazi za samo vidno polje, odnosno njegov centar. Standardna veli¢ina FOV-a
iznosi 50 cm.

Prema rezultatima koji su dobijeni snimanjem fantomom Kkoji je pozicioniran u centru, i
fantomom koji je pomeren u stranu 15 c¢cm, ¢ime je dio fantoma ve¢ van vidnog polja, a drugi dio
fantoma blizu ivice vidnog polja, HU brojevi tkiva snimljenog sa proSirenim algoritmom dosta
odstupa od vrijednosti u centru kruga. Dodjela takvih vrijednosti u sistemu za planiranje, dovela
bi do pogresne kalkulacije, te se za ovakve slucajeve predlaze se sledece:

Kako se na krajevima vidnog polja najceS¢e nalazi masno tkivo, moguée rjeSavanje ovog
problema je konturisanje ugrozenih dijelova tijela pacijenta, i dodeljivanje vrednosti relativne
gustine koja je poznata, a odnosi se na taj deo tijela.

U navedenoj tabeli uocavamo znafajna odstupanja doze kod skenera u Srbiji i Bosni i
Hercegovini, od doze kod hrvatskih CT uredeja. Kako je u R Hrvatskoj bila sprovedena
nacionalna optimizacija protokola, slicno bi bilo uputno predloziti iu Srbiji i BiH.
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Za sprovodenje ove ideje potrebna je tjeSnja saradnja fiziCara u imidzing dijagnostici 1 U
radioterapiji, medutim, takvih u Srbiji i BiH na zalost nema, dok su u Hrvatskoj uposleni kadrovi
na dijagnostickoj radiologiji, $to je dalo rezultat nakon optimizacije.
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6. Prilozi
6.1. Anketni list

Ime klinike, grad, drzava

Proizvodag

Tip/model(npr Somatom Plus)

Godina instalacije

Da li je menjana originalna cijev tokom

zivota CT uredaja

Redovna kontrola kvaliteta (podvucéi) Godisnje
Mjesecno
Da Ne
Sedmicno
Dnevno
1. 1AEA
QA prema protokolu (upisati) 2. AAPM
3. Institucionalni
4. Nacionalni
5.
Prosjecan broj pacijenata na dan
‘i oa 1. Planiranje terapije
Aparat se koristi za: 2. Dijagnostiku
3. Oboje
Napon snimanja 1. 120 kV (struja cijevi )
2. 140 kV (struja cijevi )

Algoritam za proSirenu rekonstrukciju

slike (npr. eFOV)
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