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1. Uvod

Kompjutorizirana tomografija je slozena dijagnosticka metoda koja omogucuje
izvanredan prikaz anatomskih detalja organa unutar ljudskog tijela koriste¢i se
snimkama popre¢nih presjeka. Prva je koristena radioloska pretraga koja je osiguravala
iskljucivo digitalne snimke umjesto dobro poznatih klasi¢nih analognih slika. Popre¢ni,
ili drugim nazivom aksijalni presjeci, sadrzavaju puno vise informacija od klasi¢nih
rendgenskih snimki. Kada se skupi dovoljan broj uspjesnih snimki presjeka na racunalu
kompjutorizirane tomografije, daljnjom rekonstrukcijom mogu se digitalno
ukomponirati u trodimenzionalne snimke snimanog podrucja §to omogucava laksu
identifikaciju i lokalizaciju osnovnih anatomskih struktura, ali i mogu¢ih tumora i

patoloskih struktura.

Razvojem moderne tehnologije nastale su modernije generacije CT uredaja. Sa svakom
generacijom dolazili su novi i slozeniji softverski programi s§to je olaksalo koristenje
reformacijskih tehnika. Posebno mozemo izdvojiti razvoj spiralnog CT uredaja ¢ija je
odlika da za razliku od konvencionalnih CT uredaja, koji snimaju odredeno polje
snimanja sloj po sloj, ima moguénosti snimanja ispitivanog dijela tijela spiralnim
rotiranjem i rendgenske cijevi i detektora oko tijela. Reformacijske tehnike
omogucavaju ne samo bolju vizualizaciju anatomskog prikaza ljudskog tijela vec i
vizualizaciju i lakSe prepoznavanje abnormalnosti te patoloskih promjena ljudske
strukture. U budu¢nosti ¢e ovaj dio radiologije umjesto lije¢nika preuzeti i obavljati
radioloski tehnolozi samostalno. Stoga sam temu odabrala kako bi taj naizgled slozen

proces pokusala Sto jednostavnije prikazati i objasniti.



2. Povijest kompjutorizirane tomografije

Kompjutorizirana tomografija (Computed tomography; CT) prvotno zvana CAT
(Computed axial tomography) iz razloga $to se snimanje obavlja u aksijalnim slojevima.
Naziv proizlazi iz grékih rijeci ,,tomos®, §to znadi sloj, te ,,graphein®, $to u prijevodu
znaci opisivati. lako je povijest radiologije zapocela ve¢ davne 1895. godine, kada je
Wilhelm Conrad Roentgen otkrio i opisao rendgenske zrake. Osnovu za CT uredaj
postavio je matematic¢ar J.H.Radon tek 1917. godine. Naime, u svom je istrazivanju
dokazao da se iz velikog broja jednodimenzionalnih projekcija objekta, napravljenih iz
velikog broja kutova, moZe rekonstruirati njegova slika. NajvaZznije otkri¢e za razvoj CT
uredaja je bio razvoj prvog trziSnog mikroprocesora 1971. godine, jer se s tim razvila i
Cetvrta generacija racunala, osnova CT uredaja kao prve digitalne radioloske metode.
Elektroinzenjer, G.N. Hounsfield, zaposlenik tvrtke EMI (Electrical and Musical
Industries), 1969. godine konstruirao je prvi prakti¢no upotrebljivi uredaj za
kompjutoriziranu tomografiju. Njemu u ¢ast, jedinice gusto¢e na CT uredaju zovu se
Hounsfieldove jedinice (Hounsfield Units; HU). Nadalje, 1979. godine, Allan M.
Cormack i Godfrey N. Hounsfield zajedno su dobili Nobelovu nagradu za medicinu i

fiziologiju “za otkrice kompjuterski asistirane tomografije, revolucionarne radioloske

metode osobito u istraZivanju bolesti nervnog sistema*. [1]

Slika 1. (A) Dobitnici Nobelove nagrade Godfrey N. Hounsfield i (B) Allan M. Cormack. [1]
(C) G. N. Hounsfield i njegov prvi CT uredaj konstruiran 1969. godine. [1]

Dalje kroz povijest kako se tehnologija usavrsavala tako su se i mijenjali uredaji za
kompjutoriziranu tomografiju. Kategorizirani su u sedam generacija, a ona Se zasniva na
visini tehni¢kog razvoja cijevi i detektora te nacina njihovog kretanja. Prva i druga
generacija radila je na principu traslacije - rotacije rendgenske cijevi. Kod prve je jedan
uski pravokutni snop zraka (kolimirani rtg. snop — pencil beam) mogao biti usmjeren



prema detektoru (1-3) i izvrsiti snimanje. Nakon zavrSenog jednog snimanja, Cijev i
detektor se rotiraju za 1 stupanj i tako sve do 180 stupnjeva. Najveé¢i nedostatak je dugo
vrijeme ekspozicije, 3-5 minuta za jedan sken sto je zahtijevalo dugo mirovanje
pacijenta, stoga je ograni¢eno samo na neuroloSke pretrage. Kod druge generacije
koristi se veci broja detektora (do 30) te lepezasti snop (fan beam) rendgenskih zraka,
smanjujuci vrijeme snimanja i doze zracenja za pacijenta. Rotacija izmedu svake
translacije je iznosila 10 stupnjeva, a skeniranje jednog sloja trajalo 20 sekundi.
Poboljsana je i kvaliteta slike te je omoguéeno snimanje i ostatka tijela. Kod trece
generacije uredaja se rendgenska cijev, lepezastog snopa zraka, s detektorima (i do
750), poredanih u ,,savijeno* polje, rotira oko snimanog objekta. Smanjeno vrijeme
skeniranja (1 do 10 s) smanjilo je broj artefakata. Kod ¢etvrte generacije cijev rotira oko
pacijenta dok su detektori stacionarni. Povecani broj detektora prstenasto su poredani
tvore¢i kruznicu. Peta generacija (Ultrafas/Electron beam CT) razlikuje se jer ne koristi
rendgensku cijev kao izvor zracenja ve¢ akcelerator elektrona. Elektroni se ubrzavaju u
vakuumu te se pomocu elektromagnetskog polja usmjeravaju na polukruznu fiksnu
anodu koja je smjestena u kucistu ispod pacijenta. Zbog kratkog vremena snimanja
(0,03s) te poboljsane temporalne rezolucije koristio se za kardiologke pretrage. Sestom
generacijom zapoc€inje nova era CT uredaja, tzv. spiralni CT uredaji. Zahvaljujuci ,,slip

ring “ tehnologiji omoguceno je konstantno gibanje rtg. cijevi bez prestanka. [1] [2]

U dosadasnjim generacijama snimanje se obavljalo sloj po sloj. Tijekom rotacije se na
posebnom bubnju na uredaju namotavali kabeli, koji su dopremali uredaju elektri¢nu
energiju, zatim bi se za snimanje novog sloja rendgenska cijev rotirala tako da bi se
kabeli odmotavali. Kod spiralnog CT uredaja se stol s pacijentom kre¢e konstantnom
brzinom, kao i cijev i detektori, te se umjesto snimanja sloj po sloj prikupljaju podaci o
volumenima tkiva. U odnosu na tijelo pacijenta, cijev formira spiralu, odakle i naziv
ovoj vrsti CT uredaja. Sedma generacija se naziva viseslojni (MSCT; multislice) ili
viSedetektroski (MDCT; multidetector) CT zbog toga §to ju karakterizira koriStenje vise
detektora koji su poredani u vise redova ¢ime je omoguceno snimanje vise slojeva
istovremeno. Nadalje, kao najnoviju tehnologiju mozemo istaknuti DSCT(dual- source)
uredaj. Karakteriziraju ga koriStenje dvije rendgenske cijevi i korespondirajuéi
detektori. Detektori su postavljeni pod kutom od 90 stupnjeva te se podaci mogu skupiti

za Cetvrtinu kruga. [1] [2]



3. Princip rada kompjutorizirane tomografije

Kompjutorizirana tomografija, kao i drugi radioloski uredaji, za izvor zracenja koristi
rendgensku cijev koja proizvodi ionizirajuée x-zracenje. Osnova ove tehnologije je da
se rendgenska cijev rotira oko pacijenta, odnosno, zeljenog podrucja snimanja.
Rendgenske zrake prolaze kroz snimani objekt u popre¢nom presjeku te prolazeéi kroz
tkiva razli¢itih organa razlicito se atenuiraju. Zracenje koje prode kroz snimani dio
registrira se detektorima CT uredaja te se pretvara u elektri¢ne signale (voltazu) koja je
proporcionalna koli¢ini atenuacije. Do atenuacije dolazi zbog toga Sto tkivo djelomi¢no
apsorbira, a djelomi¢no propusta rendgensko zracenje. Ovisno o intezitetu snopa
rendgenskih zraka te atomskoj gustoci tkiva dobivamo razlicitu prodornost zracenja.
Atenuacija se izrazava CT brojem ili Hounsfieldovom jedinicom (HU; Hounsfield unit),
nazvanom po izumitelju kompjutorizirane tomografije. Raspon jedinica se krece od -
1000 do +3000 te odredeni broj odgovara odredenoj vrsti tkiva. Kao na primjer,
atenuacijski broj za vodu je 0 H.U, za plin -1000 H.U, za mast -100 H.U, za
parenhimatozne organe 40 do 80 H.U, a za kostano tkivo iznosi od 800 do 3000 H.U.
Naime, noviji CT uredaji imaju prosiren raspon CT broja koji se krece od -10000 do

+30000 H.U, §to omogucuje bolji prikaz, npr., metalnih implantata, umjetnih kukova, i
sl. [3]
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Slika 2. Osnovni princip rada CT-a. Rendgenske cijevi i detektori rotiraju oko pacijenta. [4]



4. Rekonstrukcija slike

Nakon §to atenuirane rendgenske zrake produ kroz tijelo i padnu na detektor, na red
dolaze analogno-digitalni konverteri koji atenuaciju pretvaraju u proporcionalan napon.
Digitalni podaci dobiveni iz detektora se $alju u kompjutorske jedinice gdje se obavlja
stotine tisu¢a matematickih operacija ¢ime se kao rezultat dobiva rekonstrukcija
koeficijenata apsorpcije rendgenskih zraka iz jednog sloja tijela. SloZzenim
matematickim algoritmima izraCunava se koeficijent atenuacije za svaki voksel. CT
slika se sastoji od niza malih kvadrati¢a koji ¢ine jednu cjelinu koja se naziva matriks
slike. Ovisno o kvaliteti CT uredaja matriks moze biti razli¢itih veli¢ina, npr. 256x256,
1024x1024, i tako dalje. Sto je matrica slike veéa, odnosno, ima veéi broj malih
kvadratica, rezolucija slike ¢e biti bolja. Dijelovi matriksa, mali kvadratiéi, zovu se
pikseli, te svaki piksel predstavlja si¢usni blok tkiva nazvan voksel. Naime, svakom
pikselu unutar matriksa slike se dodaje odredena nijansa sive boje koja predstavlja
stupanj atenuacije rendgenskih zraka u vokselu, odnosno, odredena nijansa sive boje
odgovara odredenom iznosu napona. Stupanj atenuacije rendgenskih zraka
proporcionalan je odredenom CT broju, tj. Hounsfieldovoj jedinici (Hounsfield unit,
HU). Konac¢no, vrijednosti apsorpcije rendgenskih zraka u tankim transverzalnim
slojevima tijela pacijenta prikazuju se slikovno na TV ekranu primjenom sive skale.

Dobivena slika se prenosi dalje na medije pohranjivanja. [4]
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Slika 3. Osnovne komponente od kojih se sastoji CT slika. Atenuaciji rendgenskih zraka u

odredenom vokselu pridodaje se odredena nijansa sive boje piksela unutar matriksa. [4]



5. Projekcijski podaci (Projection data set)

Sirovi podaci produkt su CT akvizicije prije obradivanja matematickim algoritmima i
rekonstrukcijama. Postoje samo u obliku pravaca integrala i ne mozemo ih nikad vidjeti
direktno, ali se koriste za rekonstrukciju aksijalnih snimki. U ve¢ini sluc¢ajeva, zbog
njihove veli¢ine, nije prakti¢no spremanje svih projekcijskih podataka pa se nakon
nekog vremena trajno brisu. Stoga je vrijeme za rekonstrukciju volumetrijskih podataka
ograniceno. Kako bi se zadrzala dobra kontrastna rezolucija danas se i dalje za aksijalne

prikaze Kkoriste slojevi debljine 3-5 mm (thick sections), dok je za reformacijske slojeve

idealna debljina oko 1 mm (thin sections). [5]
Slika 4. Shematski prikaz

rekonstrukcije dviju odvojenih

reconguction_ I
reconstruction

skupina podataka iz sirovih. Prva
Axial slices for
L interpretation - -
Projection — skupina se odnosi na podatke za
Reformation . .. . ..
s primarne aksijalne interpretacije,
Secondary . L. . .
|_reconstruction ] dok drugoj skupini pripadaju
Yolumatro |1 ey volumetrijski podaci za MPR i 3D

reformacije. [5]

Problem debljine sloja danas je rijeSen koriStenjem tehnike variable thickness viewing
kada se CT snimanje obavlja najtanjim mogucim slojevima te se za dobivanje debljih
aksijalnih presjeka dva ili viSe tanka sloja spajaju u jedan. Za prikupljanje podataka
tanjih slojeva smanjuje se i koli¢ina miliamper sekundi (mAs), stoga uz koristenje
konfiguracijskih detektora efikasnih za nize doze, doza zracenja nece biti znacajno

povecana. [6]

Slika 5. Snimke presjeka su dobivene
snimajuci tanje slojeve nizim miliamper
| e sekundama te zatim spajanjem vise tanjih

slojeva (dva ili viSe) u jedan deblji sloj. Ova

metoda omogucava stvaranje slika visoke
N | oo kvalitete u odnosu na snimke iste debljine

snimljene klasi¢énim nacinom rada. [6]




6. Volumetrijski podaci (Volumetric data set)

Volumetrijski podaci su zasebna skupina podataka tankih slojeva koja se rekonstruira iz
sirovih podataka te se koristi za multiplanarne i trodimenzionalne reformacije. Kako bi
se sacuvala kontrastna rezolucija na primarnim aksijalnim presjecima i dalje se
rekonstruiraju relativno deblji slojevi najcesée 3-5 mm. Naime, kako ne bi doslo do
deformacije slike tijekom reformacijskih tehnika Sirina slojeva mora biti priblizni
jednaka veli¢ini piksela. Koriste¢i polje snimanja (FOV; field of view) veli¢ine 30-40
cm rezultira pikselima veli¢ine 0.5-0.8 mm na aksijalnim presjecima. Stoga je potrebna
debljina sloja od 0.5-0.8 mm za stvaranje podataka sli¢ne prostorne rezolucije u svim

dimenzijama. Takvi podaci se zovu izotropni podaci, suprotno njima imamo

anizotropne podatke. [5]

Slika 6. 1zotropni i anizotropni voksel. (A) CT presjeci debljine sloja Smm, veli¢ine matriksa
512x512, daju anizotropne podatke. Veli¢ina piksela je 0.625 mm dok je dubina voksela
(debljina sloja) 5 mm. Moguce su dobre aksijalne snimke, ali podaci ograni¢avaju reformacijske
tehnike. (B) 16-slojni CT uz kori$tenu Siroku kolimaciju snopa daje anizotropne podatke.
Dubina voksela od 0.625 mm dvostruko je vec¢a od veli¢ine piksela od 0.625 mm. (C) 16-slojni
CT uz koristenu usku kolimaciju daje izotropne podatke. Voksel je relativno simetri¢an u svim

dimenzijama (0.625 mm) te su to izvrsni podaci za stvaranje MPR i 3D reformacija. [5]

7. Debljina sloja

Debljina sloja odgovara duzini svakog segmenta volumena pojedinacno iz kojeg se
prikupljaju podaci o vokselu za izracun vrijednosti piksela. [5] Volumen tkiva koji ¢e
ukljucivati jedan sloj mozemo odrediti uz pomo¢ parametara kao $to su kolimacija,

rekonstrukcijski interval (increment) te pitch.



7.1. Kolimacija

Kolimacija opéenito oznacava odredivanje Sirine snopa rendgenskih zraka uz pomo¢
olovnih plocica koje se nalaze na izlazu rendgenske cijevi. Koriste¢i Siroku (wide) ili
usku (narrow) kolimaciju odredujemo veli¢inu volumena objekta koji ¢e se zraiti
tijekom pretrage. Medutim, kod CT uredaja kolimacija moze odredivati i minimalnu
debljinu sloja koja moze biti rekonstruirana iz akvizicijskih podataka. To je odredeno

individualno$¢u prikupljanja podataka detektorskih redova. [5]
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Slika 7. Odredivanje minimalne debljine sloja kolimacijom kod 16-slojnog CT uredaja.

DAS

(A) Koriste¢i usku kolimaciju sredi$nji redovi detektora prikupljaju podatke individualno te kao
rezultat imamo 16 tanjih slojeva. (B) Koriste¢i $iroku kolimaciju manji sredi$nji redovi se
udruzuju u parove te skupa prikupljaju podatke te dobivamo duplu debljinu sloja Sirine kao veéi

redovi na krajevima. [5]

Medutim, bitno je naglasiti da danas razvojem tehnologije postoje razli¢ite veli¢ine
redova detektora Sto ovisi o proizvodacu uredaja. Danas se koriste uredaji kod kojih su
redovi detektora istih veli¢ina te se tanki slojevi mogu rekonstruirati neovisno Koristeci
ili $iroku ili usku kolimaciju.
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Slika 8. Razlicite veli¢ine detektora kod uredaja razli¢itih proizvodaca. (A) Upotrebom
razli¢itih veli¢ina redova detektora moZemo dobiti razlicite debljine snimanog sloja. Za potrebu
snimanja tanjih slojeva koriste se samo centralni detektorski elementi. (B) Primjer detektora

razli¢itih proizvodaca za 64-slojno CT snimanje. [7]



7.2. Omjer pomaka stola i $irine kolimacije snopa (Pitch)

U danasnje vrijeme koriste se spiralni CT uredaji kod kojih se tijekom snimanja rotira
skener te pomice stol. Kao rezultat dobivamo spiralni put skenera te se presjeci
rekonstruiraju iz dviju pojedina¢nih projekcija od 180° koristeci interpolacijski

algoritam. [8] Vise o interpolaciji bit ¢e objasnjeno u sljede¢em poglavlju.

Pitch je omjer pomaka stola za vrijeme jedne rotacije rendgenske cijevi te Sirine
kolimacije snopa. Ako pitch iznosi 1, onda sljedeci sloj po¢inje odmah pokraj mjesta
gdje je zapocet prethodni, bez prostora (gap) izmedu. Ako je pitch > 1, onda postoji
prostor izmedu spirala tijekom snimanja, ali ne i1 izmedu rekonstrukcija. Medutim, ako

je pitch < 1, onda prostora nema ve¢ se susjedne spirale preklapaju. [8]

Slika 9. Tlustracija rada spiralnog CT uredaja. Crveno je obojana jedna rotacija rendgenske

cijevi od 360°, dok je zeleno oznacen sloj tkiva rekonstruiran iz dvije projekcije od 180°.
Presjeci kod spiralnog CT uredaja su rekonstruirani iz interpolacijskih podataka dviju projekcija
pojedina¢no od 180° §to uzrokuje Sirenje sloja jer je koli¢ina tkiva neznatno veca od kolimacije.
Takoder, na slici vidimo princip akvizicije podataka kod tri primjera razli¢ite veli¢ine pitch-a.
(A) Kada pitch iznosi 0.8 imamo preklapanje slojeva, kada pitch iznosi (B) 1.5, odnosno (C)
2.5, postoji prostor (gap) izmedu spirala. [8]

7.3. Rekonstrukcijski interval (Increment)

Rekonstrukcijski interval ili increment predstavlja udaljenost duz z-osi izmedu dvaju
susjednih aksijalnih presjeka te ne ovisi o debljini sloja. [5] Odreden je softverom iz
sirovih podataka stoga su rekonstrukcije moguce u bilo kojoj veli€ini intervala. Moze
biti manji od debljine snimanog sloja, ali i manji od irine kolimacije. Sirine sloja uvijek
ostaju iste samo se mijenja Sirina razmaka izmedu njih. KoriStenjem manjeg
rekonstrukcijskog intervala poboljSava se prostorna rezolucija. [8] Kada su debljina
aksijalnog sloja i interval identi¢ni, snimanje se odvija kontinuirano. Za potrebe
trodimenzionalnih reformacija koriste se preklapajuéi intervali za 50% manji od

debljine sloja. [5]



8. Radonova transformacija

Radonova transformacija (RT) predstavlja matemati¢ku podlogu za rekonstrukciju
presjeka objekta iz viSe projekcija i osnova je svih rekonstrukcija slike kod
kompjutorizirane tomografije. Rotiranjem izvora i detektora dobivaju se atenuacije
zraCenja za neki objekt iz raznih projekcija. Ako zelimo saznati koliki je apsorpcijski
koeficijent zracenja u tocki (x, y) objekta potreban nam je algoritam koji povezuje
atenuaciju zracenja u svakoj to¢ki projekcije s toc¢kom (x, y). Radonova transformacija
predstavlja linijski integral uzduz linije pod odredenim kutom u odnosu na osy i
odredenom udaljenoscu od ishodista. Tocka u prostornoj domeni (x, y) odgovara
sinusoidi u projekcijskoj domeni. Radonova transformacija predstavlja transformaciju
funkcije f(x, y) u njen sinogram p (r, 0). [4]

o y
rix.y)

FOV
=

Slika 10. llustracija Radonove transformacije. (A) Koordinatni sustav (x, y) paralelan u odnosu
na snimani objekt te koordinatni sustav (r, s) paralelan u odnosu na detektor zracenja. Sustav
(x, y) prikazuje raspodjelu linearnih koeficijenata slabljenja p (X, y), @ oni koji su izvan kruznice
FOV-a (field od view) jednaki su nuli. Snop zracenja, inteziteta I,, upada pod kutom 6 u odnosu

na os y. (B) Slika sinograma. [9]

Ako se funkcija inteziteta slabljenja zraenja na detektoru za neku tocku (x, y) prikaze

za sve kutove dobit ¢emo krivulju oblika sinusoide zbog ¢ega se i zove sinogram. [4]
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9. Obrada sirovih podataka (preprocessing)

Sirovi podaci dobiveni CT skeniranjem objekta prije nego udu u procese rekonstrukcije

slike prolaze odredene procese obrade. [10]
9.1. Interpolacija

Proces je karakteristican za spiralne CT uredaje gdje izvor kruzi oko objekta tako da
tvori spiralu. Medutim, rekonstrukcijski algoritmi pretpostavljaju da je put izvora
kruZnica, stoga su spiralni CT podaci prije stvarnih rekonstrukcija, procesom
interpolacije, prevedeni u serije aksijalnih skupova podataka. [10] Vrijednost to¢aka
(volumena) u aksijalnom sloju pretpostavlja se na temelju poznavanja susjednih tocaka

(volumena) iz spiralnog skupa podataka.

'/- reconstruction plane

slice volume
ﬁi i . data interpolation

helical data
slice thickness acquisition path

Slika 11. Proces rada interpolacije. Tijekom spiralnog CT skeniranja, akvizicija podataka se vrsi
iz spiralne putanje izvora. Prije rekonstrukcije, spiralni podaci su interpolirani u aksijalne

slojeve podruéja od interesa. [10]

Nakon obrade sirovih podataka, planarni projekcijski podaci (predprocesirani

sinogrami) se koriste za rekonstrukciju pojedinac¢nih tomografskih slika.
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10. Matematicke rekonstrukcije slike

Poznavajuéi intezitet upadnog zraCenja, debljinu voksela i njegov polozaj, te ako
izmjerimo intezitet izlaznog zracenja, mozemo lako izracunati koeficijent atenuacije za

svaki voksel. [4]
10.1. Projekcija unaprijed (Forward projection)

Kao uvod mozemo objasniti najjednostavniji primjer racunanja atenuacijskih
vrijednosti na temelju slike koja se sastoji od Cetiri piksela. Metoda se zove projekcija
prema naprijed (forward projection). [10]

A+B=T7
A+C=6
A+D=5
B+C=9
B+D=8
C+D=7

Rt | eebr

problem method solution

Slika 12. Podaci o apsorpciji rendgenskih zraka nekog voksela se zbrajaju te zatim matematicki
pojednostavljuju. Kada je u pitanju mali broj voksela jednostavno je za izraCunati, medutim nije

moguce ukoliko se radi o nekoliko stotina tisuca piksela (512x512; 1024x1024). [4][10]

10.2.  Jednostavna projekcija unazad (Back projection)

Matematicki proces baziran na trigonometriji vise se ne koristi kod komercijalnih
uredaja. Obrnuti je proces od metode projekcije unaprijed, mozemo ju usporediti s
matematickom igrom sudoku. [10] Rekonstrukcija slike se obavlja tako da se odredenoj
liniji (r, 0) dodijele vrijednosti sinograma p (r, 8) za sve tocke (x, y) duz te linije.
Poznavajuéi put kretanja te kut upada svake zrake individualne vrijednosti pu obavlja se
akvizicijski proces u suprotnom smjeru. Zapocinje praznom slikom, matriksom slike
nultih vrijednosti svih piksela. Vrijednost p svake zrake je nadodana svim pikselima
koji se nalaze u liniji kojom putuje ta zraka. Ovaj postupak se ponavlja za sve

vrijednosti 0 iz intervala od 0 do &, nakon kojih se dobije konacna slika. [4] [10]
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Slika 13. Jednostavna projekcija unazad. Pogled na objekt iz samo dva kuta, no za dobivanje

konacne slike potrebno je mnogo projekcijskih kutova. Na kraju dobijemo konaé¢nu sliku
objekta. [11]

Medutim, zbog toga Sto se projekcija unazad obavlja duz ¢itave linije, a ne samo objekta
od interesa, konac¢na slika je zamuéena. Djelomi¢no se moze ispraviti brojem detektora,
ali i dalje ne predstavlja zadovoljavajuci nacin rekonstrukcije slike kod

kompjutorizirane tomografije. [4]

10.3.  Algoritmi iterativne rekonstrukcije

Metoda je koristena kod prvog EMI moZdanog skenera. Iterativni algoritmi su
zasnovani na pretpostavkama gustoce, usporedivanjem pretpostavki te njihovim
ispravljanjem. [4] Osnovni princip rada je da se uz pomo¢ uzastopnih procjena * (x, y)
algoritam priblizava pravoj slici f (X, y). PoCetna procjena je uobicajeno prazna ili
uniformna slika. Zatim se obavlja raGunanje projekcija koje bi bile izmjerene za
procijenjenu sliku, koriste¢i metodu projekcije unaprijed, inverznu metodu od projekcije
unazad. lzvodi se zbrajanjem svih intenziteta duz putova potencijalne x-zrake za sve

projekcije kroz procijenjenu sliku. [11]

Proizvedeni skupovi projekcija (sinogrami) procijenjene slike usporeduju se sa stvarnim
snimljenim projekcijama (sinogramima). [11] Usporeduju se razlike izmedu
procijenjenih i stvarnih projekcija te se obavlja korekcija sve do granice kada se
procijenjeni sinogrami mogu prihvatit kao stvarni iz kojih se zatim rekonstruira slika.
Prednosti iterativnih rekonstrukcija su manji Sum, manje artefakata te je smanjena doza

zraCenja za 60%, dok je nedostatak sloZena racunalna obrada. [4]
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Slika 14. [4] Prikaz koristenja algoritma IRIS (Iterative Reconstruction in Image Space).

Najpoznatiji iterativni algoritam kod kompjutorizirane tomografije koji je razvio Siemens. [9]

10.4.  Analiticki algoritmi

Fourierova transformacija

Funkcija f (x) predstavlja profil intenziteta slike u prostoru objekta (object space;
distance space). Sve dok ima ,,razumna svojstva“ moze se prikazati kao suma funkcija
sinusa i kosinusa razlic¢itih vrijednosti frekvencija koje se Sire duz x osi. Fourierova
transformacija funkcije f (x) predstavlja amplitude funkcija sinusa i kosinusa za razli¢ite
vrijednosti prostornih frekvencija (k). Prostorna frekvencija predstavalja brzinu
osciliranja sinus i kosinus funkcija duz x osi, mjerne jedinice cycles per distance.
Fourierova transformacija F (k), funkcije f (x), opisana je sljede¢im matemati¢kim

izrazom. [11]
F(k)=F {f (X)} F — predstavlja matemati¢ku operaciju ra¢unanja F (k) [11]

Fourierova transformacija F (k) predstavlja interpretaciju slike u k-prostoru, tj. prostoru
prostornih frekvencija. Matematicki gledano funkcije f (x, y) i F (ky, ky) ekvivalentne su

u smislu da se mogu izvesti jedna iz druge.

High
frequency
Medium
frequency
Low
frequency

L.

x

Slika 15. llustracija prostornih frekvencija sinusoidnom funkcijom. Brze oscilacije predstavljaju
visoke frekvencije i spore oscilacije niske. Ako pretpostavimo da f (x) predstavlja profil slike,

tada bi niske frekvencije predstavljale grube strukture, a visoke fine detalje. [11]
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Fourierova transformacija moze se prosiriti u dvodimenzionalne funkcije f (X, y).
Dvodimenzionalne transformacije F (K, ky) predstavljaju prostorne frekvencije duz x iy
osi, dok ki i ky predstavljaju ortogonalne osi u dvodimenzionalnom k-prostoru. Postupak
pretvaranja Fourierove transformacije u originalnu funkciju naziva se inverzna

Fourierova transformacija. [11] Matematicki prikazana sljede¢im izrazom:

F"{ F (ks ky)} =f(x,y). [11]

2 15 2 15

Fourier —_ Fourier .
1 transform = o5} g 1 transform % 05

N T TR TR | Sy |
2 1 ) 1 2 2 1 0 1 2 2 1 0 1 2 4 2 0 2 4
B Spatial domain (cm) Frequency domain {cm—1) C Spatial domain (cm) Frequency domain (cm~")

Slika 16. Jednodimenzionalne funkcije i njihove Fourierove transformacije u k-prostoru. [11]

Originalnu funkciju f (X, y) iz njenog sinograma p (r, 6) ¢emo dobiti uz pomo¢ inverzne
Radonove transformacije sinograma. Pretpostavimo da je F (ky, ky) dvodimenzionalna
FT funkcije f (X, y), dok je Py (k) jednodimenzionalna FT od py (r). Ako je 0 sad
varijabla, tada ¢e Py (k) postati dvodimenzionalna funkcija P (k, 6). Odnosno,
jednodimenzionalna FT u odnosu na varijablu r Radonove transformacije
dvodimenzionalne funkcije je dvodimenzionalna FT te funkcije. Na osnovu svih
projekcija pg (r) (sinograma) gdje se 0 pridodaje vrijednost iz intervala od 0 do 7,

mozemo izracunati f (X, y) za svaku toc¢ku (x, y). [9]

Metoda direktne Fourierove transformacije

Na temelju projekcijskog teorema izracunava se f (X, y). Nakon §to se izraCuna
jednodimenzionalna FT svih projekcija py (1), sve Py (r) se prebacuju u polarni
koordinatni sustav (k, ky) kako bi se dobila dvodimenzionalna funkcija P (k, 8). Zatim
se podaci prevode u pravokutni koordinatni sustav uz pomo¢ interpolacije poznatih
podataka susjednih to¢aka za pretpostavku vrijednosti traZzenih toc¢aka te kao rezultat
dobijemo Fourierovu transformaciju F (ky, ky). Na kraju se izracuna inverzna
dvodimenzionalna Fourierova transformacija F, *od F (k,, ky) kako bi se dobila

originalna funkcija f (X, y).
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Koristena metoda interpolacije uzrokuje pojavu artefakata stoga se vise koristi metoda

filtrirane projekcije unazad objasnjena u sljedecem poglavlju. [9]

PO.K) - _ | Flkk)

Slika 17. Tlustracija prikazuje prevodenje funkcije P (k, 0) iz polarnog koordinatnog sustava u

pravokutni rezultiraju¢i Fourierovom transformacijom F (k, ky). [9]

Filtrirana projekcija unazad

Kod ove metode se koristi inverzna dvodimenzionalna FT u polarnom koordinatnom
sustavu kako bi se izbjegla interpolacija. Za sve kutove 0, filtrira se sinogram p (r, 0). 1z
sinograma P* (r, 0) uz pomo¢ projekcije unazad izracuna se funkcija f (X, y). Filtriranje
sinograma obavlja se uz pomo¢ ramp filtera. Naime, sinogram se mnozi sa filterom
povecavajuci tako njegove vrijednosti. Uloga ramp filtera je izoStravanje slike
pojacavajuci visoke prostorne frekvencije te smanjujuci niske. Kao rezultat nestaje

zamucenje slike koje se javlja kod jednostavne projekcije unazad. [9]

T v — T
N /| [ : . %\
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Slika 18. llustracija primjera ramp filtera koji se dobiva kao rezultat oduzimanja pravokutnog i

trokutastog filtera. [9]

Zbog svoje brzine i lakoce koriStenja naj¢escée je koristena metoda kod kompjutorizirane

tomografije. [9]

A B C
Slika 19. Usporedni prikaz (A) obié¢ne slike, (B) slike dobivene jednostavnom projekcijom

unazad te (C) slike dobivene filtriranom projekcijom unazad. [4]
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10.5. Kerneli

Obic¢no na CT uredajima postoji viSe razlicitih algoritama koji su prilagodeni prikazu
razlicitih struktura, npr. standardni algoritam za prikaz mekih tkiva, algoritam visoke
rezolucije za prikaz kostanih struktura, algoritam visoke rezolucije za prikaz plu¢nog
parenhima, i sli¢no. Standardni kerneli su napravljeni u smislu kompromisa izmedu
dobre prostorne rezolucije i prihvatljive niske razine Suma te predstavljaju idealan izbor
u slucaju da rekonstrukcijski algoritam nije zadan unaprijed. Odredujuci vidljivost ruba
osigurava se prostorna rezolucija potrebna za vizualizaciju sitnih detalja na slici. Kod
prikaza tkiva s visokim prirodnim kontrastom kod kojeg Sum nece znacajnije pogorsati
kontrast slike preporuca se koristiti visokorezoluntni kernel. Visoki Sum nece smetati
prilikom analize kos$tane strukture ili parenhima gdje su susjedni prirodni kontrasti
veliki dok je visoka prostorna rezolucija neophodna za detekciju vrlo finih morfoloskih
promjena. Nasuprot, slike tkiva s niskim prirodnim kontrastom kod kojih se nastoji

smanyjiti Sum kako bi se otkrila patologija preporuca se koriStenje mekanog kernela. [4]

Slika 20. Usporedni prikaz primjene o$trih i mekanih kernela na istoj CT snimci. Slika lijevo
rezultira zrnato$¢u kao posljedica ostrih (sharp) kernela, dok kod slike desno koristenje

mekanih (soft) kernela rezultira blagom zamucéenju slike. [4]
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11. Reformacije CT slike (Postprocessing imaging)

Zahvaljujuéi tehnoloskom napretku u radiologiji, posebno razvoju spiralnog CT uredaja
te sve boljih softvera za obradu podataka, javlja se napredak kod interpretacije CT slika.
Naime, pojam rekonstrukcija najvise se pogresno koristi prilikom imenovanja ovih
procesa. Rekonstrukcija slike pak oznacava specifi¢an proces stvaranja CT slike iz
sirovih podataka dobivenih na CT uredaju, dok reformacija slike oznacava procese uz
pomoc¢ kojih mi podatke iz originalnih CT slika mozemo gledati u druk¢ijim
perspektivama od tradicionalnog aksijalnog presjeka bez da ih mijenjamo. [6]
Moguénost promatrati istu CT sliku u razli¢itim dimenzijama i perspektivama
omogucuje radiolozima uvid u vise informacija, bolju analizu slike i lakSe postavljanje
dijagnoze. Mogu¢énost manipulacije i rekonstrukcije slike kod CT snimanja ovise o
tehnickoj i programskoj opremljenosti samog uredaja ili radne stanice. [4] Osnovne
reformacijske tehnike su sagitalna, koronarna, kosa (oblique) i zakrivljena (curved)
reformacija. Ostale metode ukljucuju MIN (Maximum Intensity Projection), MinlIP
(Minimum Intensity Projection) te variable thickness viewing. SSD (Shaded Surface
Display) i VRT (Volume Rendering Tehnique) su metode koje reformiraju aksijalne
snimke u trodimenzionalni prikaz. Nadalje, CT perfuzija omogucava mjerenje
fizioloskih parametara. [6] U nastavku rada poblize ¢emo objasniti svaku navedenu

tehniku te navesti neke primjere.
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12. Multiplanarne reformacije (MPR; Multiplanar Reformations)

Multiplanarne reformacije predstavlju proces koristenja podataka aksijalnih CT slika za
stvaranje slika u drugim anatomskim ravninama. S obzirom da voksel, koji je osnova
CT slike, ima trodimenzionalne koordinate tako svaki detalj na klasi¢noj transverzalnoj
snimci moze biti rekonstruiran i u sagitalnoj i koronarnoj ravnini, ali i u kosoj i
zakrivljenoj. Takoder na takvim reformacijama se mogu obavljati i razli¢ita mjerenja,
npr. udaljenost, veli¢ina ili mjerenja kutova kao i izracun histograma prosje¢ne gustoce
(,,density profile®). [4]

MPR metoda je jako prakti¢na u dnevnoj klini¢koj primjeni jer ne zahtijeva puno
vremena te ju je lako savladati. Prednost metode je $to mozemo pratiti anatomske
strukture kroz cjelokupni snimljeni dio tijela. Takoder, u kombinaciji MPR metode s

tankom kolimacijom mozemo prikazati sitne strukture poput unutarnjeg uha. [4]
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Slika 21. Reformacija sagitalnog i koronarnog presjeka tijela iz skupa aksijalnih snimki. [6]

Naime, osnova nastanka multiplanarnih reformacija je prikupljanje podataka odredenih
ravnina u tri osnovna smjera, a to su x, y i z smjer. U odnosu na ljudsko tijelo, x smjer
se pruza duz pacijentove lijevo-desne osi, y smjer duz anterior-posterior osi, te z smjer
prolazi duz superior-inferior osi. Tako da se sagitalni presjek formira iz vise CT slika
prikupljenih u y 1 z smjeru. Sli¢no, koronarni prikaz konstruira se iz CT slika

prikupljenih u x i z smjeru. [6]
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12.1. Kosa reformacija (Oblique reformation)

%

Slika 22. Shematski prikaz kose reformacije gornjeg abdominalnog podrucja. Na slici lijevo
vidimo proces odabira kose ravnine, a na slici desno reformacijsku CT sliku. [6]

Metoda multiplanarne reformacije omogucava prikaz u ravninama koje ne pripadaju
osnovnim anatomskim. Ovim na¢inom prikazuje se ravnina koja se nalazi pod
odredenim kutom u odnosu na X ili y ravninu, kao $to to mozemo vidjeti na slici iznad.
Izuzetno korisna metoda za prikaz organa u tijelu koji se ne prikazuju dobro na

sagitalnim ili koronarnim reformacijama. [6]

Slika 23. CT snimke bubrega. Prikaz karcinoma bubrega na CT slikama u (A) tradicionalnoj

aksijalnoj i (B) koronarnoj ravnini, te (C) kosom reformacijom u odabranoj ravnini. [12]
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12.2. Zakrivljena planarna reformacija (CPR; Curved-planar
Reformation)

CPR mozemo istaknuti kao podvrstu multiplanarne rekonstrukcije. Metodom se ne
prikazuje povrsina odredene ravnine, ve¢ se dvodimenzionalno prikazuje manualno
odabrana zakrivljena povrsina s odredenom anatomskom strukturom. [13] Duz ravnine
na slici koja nas interesira povla¢imo crtu te softver uredaja omogucuje prikaz Citave
odabrane ravnine u jednoj slici. [4] Zakrivljene planarne reformacije mogu biti stvorene
tako da prikazuju cijelu strukturu nekog volumena na jednoj slici, dok se inace vide
cijele samo ako pratimo uzastopne aksijalne slike. Negativna strana ove metode je to sto
njezina to¢nost ovisi o preciznosti povlacenja linije kroz centar strukture. [4] Metoda je
najkorisnija prilikom pregleda tortuoznih krvnih zila pri ¢emu se krvne Zile izravnaju, a
okolne strukture budu iskrivljene. [14] Takoder, koristi se u dentalnoj radiologiji kao

izvrsna metoda za dobar prikaz zakrivljenog smjera mandibularnog kanala. [13]

Cut plane follows the
curve of some
anatomical structures
(vessels, bone, etc.)
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Slika 24. Shematski prikaz zakrivljene planarne reformacije donje ¢eljusti (lat. maxillae). Uz
pomo¢ CPR metode cijelu Celjust vidimo u jednoj ravnini $to moZe pomo¢i u dijagnozi. [6]

Slika 25. Prikaz karotidne arterije. (A) Prikaz VRT tehnikom vidi se manualno napravljena
linija kroz lumen Zile, (B) zatim prikaz zakrivljenom planarnom reformacijom.

[Slikovni materijal Zavoda za dijagnosticku i intervencijsku radiologiju KBC Split]
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13. AIP (Average Intensity Projection)

AIP metoda opisuje jednu vrstu algoritama ,,zgusnutih“ multiplanarnih slika. Slika
nastala kao rezultat ove tehnike predstavlja prosjece vrijednosti atenuacija rendgenskih
zraka koje prolaze kroz odredeni volumen tijela. Koriste¢i se multiplanarnim
rekonstrukcijama debljine samo jednog piksela (0,5 — 0,8 mm) te njihovim
podebljanjima koriste¢i AIP tehniku mogu se stvoriti slike sli¢nog izgleda kao i
tradicionalne aksijalne samo s niskom kontrastnom rezolucijom. To moZe biti korisno
pri karakterizaciji unutarnjih struktura ¢vrstog organa ili zidova Supljih struktura kao Sto
su krvne zile i crijeva. Na nekim radnim stanicama uz AIP metodu ili umjesto nje moze
se pronaci drugaciji algoritam obrade naziva ray sum. Umjesto prosjecne vrijednosti
atenuacije, kao §to samo ime govori, ray sum pridodaje pune vrijednosti atenuacije.
Stoga, slike reformirane ray sum metodom ¢esto imaju izgled kao i snimke

konvencionalne radiografije. [5]

Slika 26. Prikaz uéinka AIP metode na snimci jetre. (A) Koronarna reformacijska snimka
napravljena prema zadanoj debljini od jednog piksela (priblizno 0,8 mm). (B) Podebljanje
sloja na 4 mm koriste¢i AIP metodu rezultira ravnomjernijoj slici s manjom koli¢inom Suma i

boljom kontrastnom rezolucijom. [5]

‘ é

Slika 27. Prikaz rada AIP metode. Duz

odredenog volumena tkiva za prikaz se

odabire srednja atenuacijska vrijednost
piksela. [5]
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13.1. MIP (Maximum Intensity Projection)

MIP tehnika je kojom se postize prikaz struktura visokog inteziteta. [13] Ovom
metodom odabiru se samo pikseli najvece gustoce te se izdvajaju od ostalih. [4] Za
razliku AIP tehnike gdje svjetlina piksela odgovara srednjoj vrijednosti atenuiranog
zracenja, svjetlina piksela kod MIP metode odgovara njegovoj maksimalnoj vrijednosti.
Ova metoda je idealan izbor za prikaz struktura vec¢eg kontrasta na slici u odnosu na
okolinu. Najbolji primjer su krve zile koje zbog intravenskog kontrasta atenuiraju veliku
koli¢inu rendgenskih zraka. Medutim, nedostatak je njihova slaba vidljivost ako se

nalaze neposredno uz kost jer kostane strukture prirodno imaju visok kontrast. [4-6]

Slika 28. Prikaz na¢ina radan MIP tehnike.
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odredenog tkiva, za prikaz se odabire piksel najvece
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crvenom u horizontalnom smjeru. [15]

Slika 29. Usporedna CT snimka abdomena nakon postavljanja stent-grafta dvama razli¢itim
reformacijskim tehnikama. (A) MIP (Maximum Intensity Projection) tehnika koja istice
strukture visokog denziteta $to uzrokuje prekrivanje krvnih zila kostanim strukturama. (B) 3D
prikaz VRT (Volume Rendering Tehnique) tehnikom, koja je opisana u kasnijem poglavlju (str.
30), omoguéuje lako razlikovanje krvnih Zila od okolnih struktura, ali je raCunalno zahtjevnija.

[Slikovni materijal Zavoda za dijagnosti¢ku i intervencijsku radiologiju KBC Split]
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13.2. MinlP (Minimum Intensity Projection)

Suprotno od MIP tehnike, MinIP metodom izdvajaju se pikseli najmanje gustoce, t.
najnize vrijednosti Hounsfieldovih jedinica. Stoga se na prikazu istiCu strukture
najmanjeg denziteta u donosu na okolinu. [13] Kao primjer mozemo izdvojiti CT
snimku toraksa gdje ¢e se prikazati traheobronhalno stablo ili kod abdomena zu¢ni
vodovi. [4] [5] Ova tehnika se koristi za prikaz organa ispunjenih zrakom kao $to su

diSni putevi 1 sinusi.

1111111111113 1 Slika 30. MinlIP metoda prikazuje najmanje
211(1[1212 (® |1 0 atenuacijske vrijednosti rendgenskih zraka
414|14|14|4(pl4 i kroz odredeni volumen tkiva. Tablica
II] 1]1/11]4 1 prikazuje vrijednosti piksela unutar
1121314151617 ! matriksa. Zutom bojom su oznacene
? g ? (1) !::!:j! (1) najmanje atenuacijske vrijednosti duz
piksela u vertikalnom smjeru, dok su
J_J_J_J_ _I_J__I crvenom bojom u horizontalnom. [15]

Slika 31. Prikaz toraksa u koronarnoj ravnini u MinlP, AID te MIP reformacijama. (A) Na
MinlIP slici jasno su prikazani sredi$nji di$ni putevi. U desnom gornjem dijelu reznja vide se
asimetri¢ne emfizemske promjene. (B) AID reformacija ne prikazuje toliko dobro di$ne puteve,
emfizemske promjene su vidljive, ali teZze uocljive. Nadziru se intersticijske i vaskularne
strukture. (C) Na MIP slici disni putevi i emfizemske promjene zaklonjene su vaskularnim i

mekotkivnim strukturama. Za razliku od AID metode, bolji je prikaz segmenata krvnih Zila. [5]
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14. Segmentacija (Segmentation)

Segmentacija je proces izdvajanja kvantitativnih informacija strukture ili lezija od
interesa od okoline. Metoda omogucava da prilikom koristenja SSD 1 VRT tehnike
prikazemo samo odredene strukture koje nas zanimaju. Opcenito proces segmentacije
mozemo podijeliti u dva koraka na proces prepoznavanja objekta (object recognition) te
proces opisivanja objekta (object determination). Prepoznavanje objekta predstavlja
odredivanje podrucja nalazenja objekta od interesa dok se opisivanjem ocrtava prostorni
opseg i sastav odabrane strukture. [16] Oba procesa, prepoznavanje i opisivanje
strukture, mogu se obaviti automatski ra¢unalom ili manualnim upravljanjem.
Automatska segmentacija predstavlja postavljanje ,,sjemena‘ te zatim proSirivanjem
regije od interesa algoritmom threshold. lako brzo napreduje te je u moguénosti
velikom brzinom izdvojiti koStane te prikazati vaskularne strukture, nije u stanju postici

optimalnu segmentaciju stoga su dostupni i drugi oblici segmentacije. [5]

Slika 32. Primjer automatske segmentacije gdje se sa slike uklanjaju koStane strukture;
(A) Prikaz abdominalne aorte VRT tehnikom, (B) prikaz MIP tehnikom gdje bez automatske
segmentacije vec¢i dio krvnih Zila ne bi bio dostupan analizi zbog koStanih struktura.

[Slikovni materijal Zavoda za dijagnosti¢ku i intervencijsku radiologiju KBC Split]
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14.1. Uredivanje podrucja od interesa (Region of interest editing)

Odabiranje podrucja koje nas zanima osnova je segmentacijskog procesa. Podrucje se
moze odabrati tako da se ruénim crtanjem nekog geometrijskog oblika jednostavno
1zdvoji iz slike ili suprotno tome da se izdvoje svi podaci koji ne obuhvacaju podrucje
od interesa. Raniji softveri su zahtijevali da se objekt od interesa oznaci posebno na
svakoj aksijalnoj snimci, dok je danas moguce oznaciti ga ili na dvodimenzionalnoj ili

trodimenzionalnoj slici. [5]

Slika 33. Primjer ocrtavanja strukture od interesa na primjeru CT snimke toraksa; crvenom

bojom oznaceno desno, a zelenom bojom lijevo plué¢no krilo. [15]
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14.2. Prag neprozirnosti (Opacity threshold)

Na slikama volumnog renderiranja svakoj komponenti podataka nadodaje se vrijednost
prozirnosti. Moze se odabrati prag (threshold) minimalne vrijednosti koja se zeli
prikazati, tako da se strukture niZe vrijednosti izostave iz slike. Ovaj proces je ve¢
odavno poznat i dostupan u radiologiji te olak$ava uklanjanje pozadinskih struktura u
CT 1 MR angiografiji. Takoder, sniZenjem praga mogu se i nadodati neke mekotkivne

strukture. [5]

Slika 34. Prikaz primjene praga neprozirnosti na CT snimci abdomena. (A) Koriste¢i niski prag

prozirnosti prikazuje se koza koja onemogucuje pogled unutar abdomena. Takoder, okomito u
mediosagitalnoj liniji mogu se uoditi dugmad odjece. (B-E) Postepeno povecavajuci prag
prozirnosti tako se postepeno eliminiraju strukture niZe vrijednosti prema visim vrijednostima.
Idu¢i redosljedom prvo se eliminira koza i masno tkivo (B), zatim abdominalni misiéi te crijeva
(C i D) te na kraju ostaju samo strukture najviSe vrijednosti Hounsfieldovih jedinica, a to su

kosti te strukture ispunjene kontrastnim sredstvom. [5]
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15. Tehnika povrsinskog renderiranja - SSD (Shaded Surface Display)

Metodom se omogucuje trodimenzionalni prikaz povrsine strukture od interesa.
Izdvajanje strukture obavlja se odabiranjem praga (threshold) za minimalnu gustocu
voksela koji ¢e se prikazati na konac¢noj slici. Okolne strukture voksela vrijednosti
manje od odabranog praga ¢e se odbaciti. Opisani proces naziva se segmentacija te je
spomenut vec¢ u prethodnom poglavlju. [5] [14] U konaénici reformirana slika
sastavljena je od voksela intenziteta veceg od praga te voksela s rezultiraju¢im nultim
intenzitetom. [17] Nakon izdvajanja objekta od interesa slijedi osjen¢avanje povrsine
skalom sivih nijansi (gray scale shading). Koristeci se formulom za ra¢unanje
promatranog inteziteta svjetla, simulirane povrsinske refleksije te sjenjenja umjetnim
izvorom svjetla, povrSinskom reljefu pridodaje se odredena razina sjene. [5] Procesom
se pretpostavlja situacija kao da se objekt nalazi pred zamisljenim izvorom svjetlosti.
Okomito postavljenim povrSinama u odnosu na izvor pridodaje se najvisi stupanj

osvjetljenja dok su druga ,,udubljena* mjesta niske razine osvjetljenja. [5]

Nedostatak metode je Sto u stvarnoj dimenziji nece biti prikazane strukture debljine
vecée od debljine presjeka (sloja). Mali, tanki detalji, posebno ako su orijentirani
paralelno s ravninom snimanja, mogu izgubiti kontrast, zbog djelomi¢no-volumnog

efekta, sve dok u potpunosti nestanu. [17]

Odredivanje praga (threshold) ponekad je tesko definirati. Prenizak prag moze
prouzrociti prikaz nepotrebnih struktura, dok visok prag moze prouzrociti gubljenje

stvarnih struktura. [6]

threshold range (6 to 9) with sub-voxel surface

o [LOEN hes
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6

Slika 35. llustracija prikazuje princip rada SSD tehnike. Dvodimenzionalni prikaz vrijednosti

voksela. Koristi se algoritam za odredivanje povrsine unutar skupa podataka na kraju regije
voksela s intenzitetom od 6 do 9. Standardne racunalne graficke tehnike se tada koriste za

generiranje povrsine koja predstavlja definiranu regiju vrijednosti voksela. [12]
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SSD tehnika najvise je koriStena za prikaz fraktura kostanih struktura koje su
dijagnosticirane na dvodimenzionalnim snimkama. Naime, odbacujuci sve podatke
osim podataka o povrsini koju se Zeli trodimenzionalno prikazati, SSD tehnika
uobicajeno koristi manje od 10 % dostupnih podataka. Koristenje niske koli¢ine
podataka je nekad predstavljalo prednost zbog slabo razvijenih softvera racunala, danas
ipak to nije potrebno zbog napretka tehnologije te to SSD tehniku ¢ini sklonom
nastanku artefakata. U dana$nje vrijeme ipak je pozeljnija volume rendering tehnika

koja ¢e biti opisana u sljedecem poglavlju. [5]

Slika 36. Trodimenzionalni prikaz glave i vrata SSD tehnikom pogleda iz tri razli¢ita kuta.

[1zvor slike: Mishra s et al. Usefulness of computed tomographic angiography in the
management of extracranial scalp arteriovenous malformation. Neurology India 2012;
60:357-8.]
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16. Tehnika volumnog renderiranja - VRT (Volume Rendering Tehnique)

Metoda trodimenzionalne reformacije koja razli¢itim vrstama tkiva, ovisno o gustoci,
pridodaje odredeni stupanj prozirnosti i odredenu boju. [14] Za razliku od drugih
tehnika VRT koristi sve prikupljene podatke CT slike stoga zahtijeva jaku racunalnu
podrsku. [4] Kao i kod SSD tehnike koriste se gray-scale tehnike za trodimenzionalan
prikaz povrsina kao da je ono izlozeno umjetnom izvoru svjetla. Medutim, VRT
tehnika koristi spoznaju o vrijednostima susjednih voksela te velika odstupanja u
njihovim vrijednostima oznacavaju granicu izmedu razlic¢ite vrste tkiva. Strukturama se
dodjeljuju vrijednosti neprozirnosti u cijelome spektru, tj. od stupnja potpune
prozirnosti do stupnja potpune neprozirnosti. Kombiniraju¢i tako vrijednosti
neprozirnosti i svjetlosne efekte prikazuju se prostorni odnosi struktura na slici. [5]

Uz pomo¢ stupnja neprozirnosti odreduje se koliko obliznje strukture zaklanjaju one
udaljenije. Visoka neprozirnost, kao i kod SSD tehnike, prikazuje odnose izmedu
struktura. Suprotno, visoka prozirnost, omogucuje pogled kroz odredenu strukturu (npr.
prikaz tromba unutar lumena krvne zile). Naime, neprozirnost moze mijenjati veli¢inu
objekta. Visoka neprozirnost uveéava objekt, a prozirnost stava dojam da je objekt

manji. Sto je jedna od mana ove tehnike jer moze dovesti do neispravnog mjerenja

stupnja stenoze. [14]

Slika 37. Trodimenzionalni prikaz desnog lakta postepeno od njegovog vanjskog izgleda (koza)
pa sve do unutra$njosti (kosti i miSic¢i). Pomicanjem prema nizim vrijednostima atenuacije bolja
je vidljivost struktura nize atenuacije poput koze ili krvnih zila. Pomicanjem prema visim
vrijednostima atenuacije eliminiraju se strukture nize, a prikazuju strukture vece atenuacije
poput kostanih struktura.

[Slikovni materijal Zavoda za dijagnosticku i intervencijsku radiologiju KBC Split]
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lako su VRT i1 SSD tehnike vrlo sli¢ne, dodjeljivanje punih vrijednosti, klasifikacija
tkiva te proces osjencavanja VRT tehnici pruza mnogo snaznije i svestranije podatke.
[5] Kada bi se i za klasifikaciju tkiva i za povrSinsko osjencavanje koristile nijanse sive
boje to bi ograni¢avalo prikaz tkiva. Stoga se siva skala koristi za svjetlosne efekte dok
se za klasifikaciju razli¢itim tkivima dodjeljuje razlicita boja. Naime, dodijeljena boja
ne mora predstavljati stvarnu boju strukture. [5] Prednosti VRT tehnike su §to
omogucuje prikaz struktura koje se preklapaju, manje je sklona nastanku artefakata te

ima moguénost pogleda na reformaciju iz razli¢itih perspektiva. [4]

Slika 38. CT snimka toraksa dvjema tehnikama na kojima moZemo prepoznati trahealnu

stenozu. (A) MinlP tehnika dobro prikazuje disne putove i bronhe, jer ispunjeni zrakom
predstavljaju najmanje denzne strukture toraksa. [13] (B) VRT metoda nam daje

trodimenzionalni uvid u snimano podrucje toraksa.
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16.1. Ortografsko volumno renderiranje (Orthographic volume
rendering)
Metoda nam omogucuje prikaz vanjske vizualizacije objekta. Bez obzira na kut
gledanja, prikaz se temelji na pretpostavci da su zrake svjetlosti koje dopiru do nasih
o¢iju paralelne, sli¢no kao promatranje objekata s velike udaljenosti. Kao rezultat nema

iskrivljenosti objekta neposrednom blizinom od toc¢ke gledanja. [5]

Slika 39. Prikaz di$nih puteva
ortografskim volumnim renderiranjem
pacijenta s trahealnom stenozom
(strelica). Slika nije iskrivljena niti
neposrednom blizinom ni kutom
gledanja te pruza pogled na vanjske
anatomske odnose. Pluéno tkivo
uklonjeno je metodom uredivanje

regije od interesa kako bi se izbjeglo

prekrivanje traheje. [5]

16.2. Perspektivno volumno renderiranje (Perspective volume
rendering) — Virtualna endoskopija

Tehnika virtualne endoskopije metoda je koja se koristi kao zamjena za pravu
endoskopiju. Temelji se na pretpostavci mjesta tocke gledista unutar lumena odredenog
organa.[13] Za razliku od ortografskog renderiranja, gdje se pretpostavljalo da su
svjetlosne zrake paralelne, kod perspektivnog nacina svjetlosne zrake su usmjerene tako
da konvergiraju u tocki gledista. To mozemo usporediti sa konvergencijom svjetlosnih
zraka u ljudskom oku. [5] Automatski, semimanualno ili manualno se odabire linija duz
koje ¢e putovati virtualna kamera te se pomicanjem misa okre¢e kamera $to omogucuje
pogled iz razli¢itih kutova. [4] Kao rezultat nastaje distorzija veli¢ine objekta na temelju
koje se moze pretpostaviti udaljenost. Objekti koji se nalaze u blizini to¢ke gledista ¢e

biti uvecani dok su objekti udaljeniji sve manji. [5]
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Tehnika se najcesce upotrebljava za prikaz lumena kolona, bronhalnog stabla, urinarnih
putova te arterija. [5] Za koristenje metode nuzno je dobro poznavanje anatomije
ljudskog tijela te se uvijek dobivene snimke moraju usporediti s prikazom na

transverzalnim snimkama kako bi se izbjeglo postavljanje krive dijagnoze. [4]

W
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Slika 40. Prikaz kori$tenja tehnike perspektivnog volumnog renderiranja za prikaz lumena
disnih puteva. CT snimke u svim trima anatomskim ravninama (aksijalna, koronarna, sagitalna)
ukazuju na postojanje tumorske mase u lijevoj dusnici, koja je pozicionirana izmedu
vaskularnih struktura. Virtualna bronhoskopija (perspektivno volumno renderiranje s toc¢kom
gledista unutar traheobronhalnog stabla) koristena je za vodenje traheobronhalne biopsije,
omogucujuéi da biopsija prode izmedu centralnih vaskularnih struktura bez znac¢ajnog

krvarenja. [5]
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17. CT perfuzija (CT perfusion)

Tehnika se koristi za mjerenje fizioloskih parametara tkiva. Temelji se na promjenama u
tkivnim atenuacijama prije i nakon apliciranja jodnog kontrastnog sredstva. [6]
Razlikujemo dvije faze kontrastnog poboljSanja tkiva koje su posljedica dinamike
kontrasta te distribucije kontrasta medu intravaskularnim i ekstravaskularnim
prostorom. Prva faza predstavlja distribuciju kontrasta unutar intravaskularnog prostora
i traje 40 do 60 sekundi. Zatim, ekstravazacija kontrasta u ekstravaskularni prostor
preko kapilarne mreze oznacava pocetak druge faze. Parametri koji opisuju prvu fazu su
protok i volumen krvi, dok je glavni faktor druge faze propusnost tkiva. [18] Brzim
slijedom se prikupljaju CT slike podrucja od interesa nakon nekog vremena od
iniciranja kontrastnog sredstva (bez pomicanja stola) koriste¢i manje radijacijske doze
nego inace. [6] Nakon odradenog snimanja crta se krivulja atenuacije te se odreduju
kvatifikacije tkivne perfuzije matemati¢kim procesima. [18] Najcesce se koristi
dekonvolucijski algoritam za izra¢un protoka i volumena krvi i srednjeg vremena
tranzicije kontrasta. Parametri su odredeni za svaki voksel na slici pojedinaéno i
uobicajeno prikazani kao mape boja. Danas se koristi CT perfuzija sve vise u sklopu
protokola za mehanicku trombektomiju kod lijecenja akutnog cerebralnog inzulta. Ona
omogucuje razlikovanje infarkta tkiva od dijela mozga kojeg je joS moguce spasiti, a
naziva se ,,penumbra‘“. CT perfuzija koristi se i kod procjene stanja koronarne

cirkulacije kao i za pracenje anti angiogenetskih efekata tretmana za lije¢enje

karcinoma. [6]

Slika 41. Prikaz CT perfuzije kod pacijenta sa sakralnom lezijom (A) na pocetku lijecenja te (B)
6 mjeseci poslije. Uocljiv je smanjen protok krvi §to upucéuje na uspjesnost terapije lijeCenja.

(Chusilp Charnsangavej, MD, University of Texas M. D. Anderson Cancer Center, Houston) [6]
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18. Zakljucak

Paralelno s razvojem racunala i procesora razvijao se i uredaj za kompjutoriziranu
tomografiju. S napretkom CT skenera u uporabu sve vise ulaze reformacijske tehnike
koje znacajno olakSavaju postavljanje to¢ne dijagnoze. Prije su se koristile samo u
iznimnim situacijama, ali danas pomalo postaju dio rutinskih snimanja. Klini¢ka
radiologija ima klju¢nu ulogu u dijagnozi gotovo svih bolesti. Od posebnog je znacaja
CT uredaj zbog svoje dostupnosti i brzine obavljanja pretrage. Aksijalni slojevi na CT-u
daju nam uvid u vecu koli¢inu informacija od klasi¢nih rendgenskih snimki u
film-folijskim sustavima. Za dobar radioloski prikaz i ispravnu dijagnozu potrebno je
imati kvalitetne uredaje te dobro educirane radioloske tehnologe i lije¢nike koji ¢e njima
rukovati. Buduci da danas reformacijske tehnike uvelike doprinose dijagnozi, nuzno je
poznavati njihov princip rada kao i njihove prednosti i nedostatke. Edukacija stru¢njaka
od izrazite je vaznosti kako bi isti u svakoj situaciji znao odabrati odgovarajucu tehniku,
a ¢iji bi pogresan odabir mogao direktno utjecati na krivo tumacenje prikupljenih
podataka. Kako CT pretraga koristi Stetno ionizirajuce zracenje treba biti oprezan i
ograniciti njegovu uporabu izbjegavajuci nepotrebna snimanja pacijenata. Ukoliko je
CT skeniranje nuzno za dijagnozu, koli¢ina zra¢enja moze se reducirati pravilnim
izborom parametara tijekom snimanja, kao Sto su debljina sloja, pitch, kolimacija, 1
sli¢no. U buduénosti mozemo ocekivati i daljnji napredak radiologije i reformacijskih
tehnika. Naime, mozemo ocekivati uredaje s reduciranom dozom zracenja i
kvalitetnijim i vjerodostojnijim prikazom ljudske anatomije. Kako bi koriStenje
modernijih uredaja bilo uspjesno, nuzno je da razvoj tehnologije prati razinu edukacije

stru¢njaka.
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20. Sazetak

Intezivnim razvojem tehnologije te pojavom digitalizacije moguénosti medicinske
radiologije rastu iz dana u dan. Od razvoja klasi¢nog skenera kompjutorizirane
tomografije kao prve digitalne radioloske metode, pa do razvoja najmodernijih
viSedetektorskih ili viSeslojnih spiralnih CT uredaja. Nadalje, razvojem sve boljih
racunala i softvera za obradu podataka, unaprijedeni su i procesi rekonstrukcije slike, ali
se i pojavljuju nove aplikacije reformacijskih tehnika za obradu slika. lako se na CT
skeneru snimanja obavljaju u tradicionalnim aksijalnim presjecima, uz pomo¢
multiplanarnih reformacija mozemo snimani objekt prikazati i u drugim ravninama.
Osim osnovnih anatomskih ravnina, sagitalna i koronarna, u dijagnozi mogu pomoc¢i
presjeci i u kosoj 1 zakrivljenoj ravnini. Poznavajuéi informacije o vrijednostima
atenuacije zraCenja unutar piksela i voksela, reformacijama, kao $to su MIP (Maximum
Intensity Projection) i MinIP (Minimum Intensity Projection), mozemo posti¢i bolji
prikaz struktura visih odnosno nizih atenuacijskih vrijednosti. Metode poput VRT
(Volume Rendering Tehnique) i SSD (Shaded Surface Display) pruzaju
trodimenzionalan prikaz objekta od interesa. Dalje, procesom segmentacije odabiremo
strukturu koja nas zanima ili mozemo ukloniti strukture koje nam otezavaju uvid u
podrucje od interesa na CT snimci. Uz pomo¢ sirovih podataka moZe se prikazati
unutra$njost lumena Supljih organa koriste¢i metodu virtualne endoskopije. Sve su to
aplikacije koje danas olakSavaju pregled bolesnika i postavljanje dijagnoze. Medutim,
za njihovo pravilno koristenje nuzno je razumijevanje osnovnog principa rada kao 1

prednosti i nedostataka ovih tehnika.

20.1. Kljucne rijeci

Spiralni CT uredaj, Hounsfieldova jedinica (HU), piksel, voksel, matriks, rekonstrukcija
slike, Radonova transformacija, interpolacija, multiplanarne reformacije (MPR),
MIP tehnika, MinlP tehnika, segmentacija, prag atenuacijske vrijednosti, tehnika
povrsinskog renderiranja, tehnika volumnog renderiranja, virtualna endoskopija,

perfuzija
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21. Summary

With intensive development of modern technology and appearance of digitalisation, the
possibilities of radiology in medicine are growing each day. From the development of
classic CT scan as first digital radiological method to the evolution of modern
multidetector or multislice helical CT scanners. Furthermore, the development of more
advanced computers and data processing softwares brought enhances in image
reconstruction as well as new applications of reformatting techniques for image
postprocessing. Although CT scanner uses traditional axial sections for imaging, with
the benefits of multiplanar reformations, we can present the scanned object in other
planes as well. Apart of basic anatomic planes, sagittal and coronal, using
reconstructions in oblique and curved plane can also help with the diagnosing. Knowing
information about radiation attenuation for each voxel and pixel, and with reformations
such as MIP (Maximum Intensity Projection) or MinIP (Minimum Intensity Projection),
we can obtain better display of structures with higher or lower attenuation values.
Methods like VRT (Volume Rendering Technique) and SSD (Shaded Surface Display),
offer three-dimensional image of object of interest. Furthemore, with segmentation
process, we can choose structure we would like to analyse or we can simply exclude
structures that disturb imaging the area of interest on CT scan. Having the virtual
endoscopy technique, it is possible to show the internal lumen of hollow organs using
raw data sets. Today, all of these applications are facilitating patients' examinations and
correct diagnosis. However, the appropriate use of these aplications requires
understanding the basic principles of functioning as well as their advantages and

disadvantages.

21.1. Keywords

Helical CT scan, Hounsfield unit (HU), pixel, voxel, matrix, image reconstruction,
Radon transform, interpolation, multiplanar reformation (MPR), maximum intensity
projection (MIP), minimum intensity projection (MinlIP), segmentation, threshold,
shaded surface display (SSD), volume rendering technique (VRT), virtual endoscopy

technique, perfusion
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