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1. UVOD

Kompjutorizirana tomografija, CT (engl. Computed Tomography) je radioloski
slikovni modalitet koji predstavlja najveci napredak radiologije nakon otkri¢a X-zraka 1895.
godine [1, 2]. Prateci povijest znanosti vidljivo je da se na prijelazu iz 19. u 20. stoljece
dogadaju revolucionarna otkri¢a u sklopu medicine 1 fizike. Upravo je spoj inZenjerstva i
znanja u medicini omogucio razvoj dijagnosti¢kog oslikavanja kakvog danas poznajemo [3].
1972. je uveden prvi komercijalni CT uredaj u uporabu od strane tvrtke EMI u Londonu, a
1979. su inzenjer Godfrey Hounsfield i matematicar Alex Cormack osvojili Nobelovu
nagradu za otkrice i konstrukciju ovog uredaja. Kao §to je poznato, kasnije je i jedinica koja
se koristi kod interpretacije slika nastalih tehnologijom CT-a nazvana upravo po Godfreyu
Hounsfieldu. Takoder, uz pocetak koristenja CT uredaja u radiologiji vezemo 1 pocetak
primjene racunala u radiologiji te prve korake u postepenoj digitalizaciji koja je uslijedila u
narednim desetlje¢ima [1, 2]. MoZe se re¢i da razvoj CT-a nije u izravnoj vezi s otkricem X-
zraka, ve¢ s razvojem racunalnih tehnika te predstavlja prvu digitalnu radiolosku metodu [4].
CT je tehnika oslikavanja u medicini 1 drugim znanstvenim podru¢jima koja koristi
kolimirani snop rendgenskog zracenja za dobivanje aksijalnih presjeka snimanog objekta [1,
2]. Bez obzira na zabrinutost u vezi doze zracenja koju prima pacijent, oslikavanje CT-om je
postao ,alat bez kojeg se ne moze*“ u brojnim granama medicine [4]. Takoder, stalni
tehnoloski napredak poboljSava dijagnosti¢ku vrijednost CT-a te dolazi do sve veceg broja
indikacija za ovu pretragu [5]. Tome u prilog govori podatak da samo u SAD-u godis$nje bude
obavljeno oko 81 milijuna CT pretraga, $to upravo CT ¢ini najvaznijim i najrasirenijim
slikovnim modalitetom za dobivanje dijagnostickih informacija u svrhu lijeCenja pacijenata.
Razlozi za to su visoka brzina skeniranja, Siroka dostupnost uredaja te softverski aspekti,

primjerice visoka prostorna rezolucija [6].



1.1. POVIJESNI PREGLED RAZVOJA CT UREDAJA

Prvi konstruirani uredaji za CT su bili namijenjeni samo za skeniranje glave i mozga
jer je pretraga trajala dugo, a za dobar prikaz je bilo potrebno potpuno mirovanje snimanog
objekta [2]. Na Slici 1. je vidljiv crtez iz 1968. godine na kojem prikazuje shemu oslikavanja
volumena tkiva u vise slojeva [7]. Ve¢ uredaji druge generacije, koji se po¢inju razvijati 1975.
godine, omogucavaju snimanje i glave i ostatka tijela. Razvoj CT uredaja se odvijao u vise
faza koje se nazivaju generacije CT uredaja, a svaka generacija se razlikuje od prethodne po
poboljsanoj izvedbi detektora te medusobnom odnosu 1 putanji kretanja rendgenske cijevi 1

detektora [2].

Slika 1. Crtez Sir Godfreya Hounsfielda

Izvor: https://www.ncbi.nlm.nih.gov/pmc/articles/PMC8555965/pdf/IMI-008-052110.pdf

Uredaje prve generacije CT uredaja, razvijene 1972. godine, obiljezava translacijski i
rotacijski pomak rendgenske cijevi oko snimanog objekta. Rendgenska cijev je proizvodila
uski, pravocrtni snop rendgenskih zraka (engl. Pencil Beam) koji je bio usmjeren na samo

jedan ili dva detektora zracenja. Pri svakoj translaciji, odnosno pomaku cijevi po pravcu,
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uredaj bi snimio jednu projekciju, nakon ¢ega su se cijev i detektor rotirali za jedan stupanj
te bi se postupak ponovio. Za snimanje jednog sloja je trebalo 3-5 minuta, a doza zracenja
koju bi pacijent primio je bila iznimno visoka [2]. Za snimanje cijelog volumena glave je bilo
potrebno oko 30 minuta, a tijekom snimanja je glava bolesnika bila postavljena u vodenu
kupku. Rekonstrukcija snimki uredaja prve generacije je trajala nekoliko sati uz samo 8
stupnjeva sive skale. Prostorna i kontrastna rezolucija su bile iznimno loSe, a matrica slike je
iznosila 80 x 80 piksela. Na Slici 2. prikazan je prvi CT uredaj proizveden od tvrtke EMI u
Londonu te prva snimka mozga dobivena CT uredajem uz vidljivu loSu prostornu rezoluciju
[7]. Upravo od prve primjene, odnosno od uvodenja CT uredaja u medicinu, njegova vaznost
1 opseg primjene su premasili sva oc¢ekivanja tadasnjih istrazivaca 1 znanstvenika zasluznih

za ovu tehnologiju [4].

Slika 2. Prikaz prvog CT uredaja i prve snimke nastale CT uredajem

Izvor: https://www.ncbi.nlm.nih.gov/pmc/articles/PMC8555965/pdf/IMI-008-052110.pdf

1975. godine konstruirani su CT uredaji druge generacije koji su jo§ uvijek koristili
princip translacije i rotacije, ali razlika je bila u Sirem, lepezastom snopu zracenja. Takoder,
ovaj uredaj je mogao imati i do 16 detektora, a vrijeme trajanja ekspozicije je smanjeno na

10-60 sekundi po sloju. Time je povecana iskoristivost snopa rendgenskih zraka, a samim
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time je i smanjena doza zracenja za pacijenta. Ovo je ujedno i prvi uredaj koji je omogucio
skeniranje Citavog tijela [2]. Treca generacija CT uredaja je razvijena 1977. godine, a
temeljna prednost je bila eliminacija translacijskih pokreta, odnosno snimanje se vrsilo
rotacijom rendgenske cijevi i detektorskog luka oko objekta snimanja za 360°. U uredajima
treCe generacije lepezasti snop rendgenskih zraka je jo$ S§iri i obuhvaca citavu Sirinu
pacijentovog tijela, a broj detektora se penje ¢ak na 400-600. Vrijeme ekspozicije jednog
sloja je skraceno na 1-14 sekundi, u prosjeku 5 sekundi. Medutim, znac¢ajni nedostatak ovih
detektora bili su kruzni ili tzv. ring artefakti, vidljivi na Slici 3., koji su nastajali zbog
smanjene linearnosti i stabilnosti detektora. Uredaji tre¢e generacije imaju i moguénost
kontrole rasprSenih zraka, tako da je moguce skeniranje i onih organa koji imaju odredene

fizioloSke pokrete, primjerice pluca, crijeva, jednjak i slicno [2, 7].

Slika 3. Ring artefakti na uredajima tre¢e generacije

Izvor: https://www.ncbi.nlm.nih.gov/pmc/articles/PMC8555965/pdf/IMI-008-052110.pdf

Uredaji Cetvrte generacije CT uredaja imaju princip rada rotacije rendgenske cijevi oko
stacionarnog prstena nepomicnih detektora ¢iji broj seze od 1200-2000, pa i viSe. Shematski
prikaz ove tehnologije se nalazi na Slici 4. Veliki broj detektora omogucio je skracenje

vremena ekspozicije jednog sloja na 1-3 sekunde te samim time i skeniranje organa s
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fizioloskim pokretima. Prednost ovih uredaja je 1 bolja kvaliteta dobivene slike, ali isti¢u se
i nedostaci u vidu slabije kontrole rasprSenog zracenja i znatno vise cijene u usporedbi s

uredajima trec¢e generacije [2, 7].

Rotating tube

Stationary
detector

Projection

Slika 4. Shematski prikaz CT uredaja Cetvrte generacije

Izvor: https://www.ncbi.nlm.nih.gov/pmc/articles/PMC8555965/pdf/IMI-008-052110.pdf

Pocetkom osamdesetih godina proslog stoljeca razvijen je CT uredaj koji umjesto
rendgenske cijevi koristi akcelerator elektrona. Ovaj uredaj se naziva CT s elektronskim
snopom (engl. Electron Beam Computed Tomography) [8]. Elektroni iz akceleratora
usmjeravaju se na anodu od volframa smjestenu u kuciStu uredaja ispod stola za pacijenta [4,
8]. U sudaru snopa elektrona i volframa anode dolazi do nastanka rendgenskih zraka koje
prolaze kroz tijelo pacijenta i padaju na detektore smjestene u kucistu iznad stola za pacijenta.
Prednosti ovog uredaja bile su vrlo kratke ekspozicije jednog sloja, cak ispod 0,1 sekunde, a
samim time 1 velik broj slojeva ucinjenih kroz kratko vrijeme skeniranja. Kratko vrijeme
snimanja uklanja artefakte pokreta, pa tako omogucava uklanjanje akcije srca, peristaltike
crijeva 1 ostalih fizioloskih pokreta organa. Takoder, ovaj uredaj je pogodan za bolje

iskoriStavanje kontrastnog sredstva te bolji prikaz kardiovaskularnih i torakalnih struktura te
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snimanje pedijatrijskih i politraumatiziranih bolesnika. Usprkos svim prednostima, ovi

uredaji nisu naisli na $iru primjenu u medicini [8].

Nakon uvodenja nove tehnologije spiralnog CT-a, napustena je podjela prema
generacijama uredaja. U danasnje vrijeme se koriste samo spiralni CT uredaji koji kao princip
rada imaju kontinuiranu rotaciju rendgenske cijevi 1 detektorske ,,banane* oko snimanog
objekta, a stol s pacijentom se simultano linearno pomice kroz primarni snop zracenja [1, 2].
Tako primarni snop X-zraka tvori spiralu oko pacijentovog tijela, na taj nacin skenirajuci
veliki anatomski volumen u kratkom vremenu ekspozicije [2]. Uporabom racunala stvaraju
se razlicite rekonstrukcije slike u tzv. fazi postprocessinga. Postoje razlicite moguénosti koje
nude softveri koji se razvijaju velikom brzinom, a jedna od najvaznijih je prikaz struktura
snimljenih CT-om u 3D perspektivi [1, 2]. Tako je moguée na ekranu manipulirati
anatomskim strukturama i uociti 1 najmanju patoloSku promjenu iz viSe kutova. Spiralni CT
sustav nudi brojne prednosti, od kojih su najvaznije mogucnost prikaza organa koji imaju
fizioloSke pokrete, virtualne endoskopske pretrage, dobar prikaz lumena krvnih zila te visoka
rezolucija. Daljnjim napretkom tehnologije smanjuje se i brzina rotacije cijevi i detektora, a

time se postize i rekonstrukcija vise slojeva u jednoj rotaciji [2].

Danasnji CT uredaji koji se koriste u klini¢koj praksi imaju i do 320 redova detektora
u tzv. detektorskoj banani, a svaki od redova sadrzi viSe stotina (600-800) detektorskih
jedinica. Samim time postaje moguce snimati velik volumen tijela u jednoj akviziciji te time
skratiti vrijeme same pretrage 1 dozu zracenja isporucenu pacijentu [2]. Ovi uredaji najnovije
generacije se nazivaju viSeslojni, viSeredni kompjutorizirani tomografi, MSCT (engl.
Multislice Computed Tomography) ili viSedetektorski kompjutorizirani tomografi, MDCT
(engl. Multidetector Computed Tomography) [1, 2]. Razvoj ovakvih uredaja je doveo i do
uvodenja nekih novih pretraga u klinicku praksu, koje su prije bile izvedive isklju¢ivo
konvencionalnom radiografijom ili invazivnim putem. Neke od tih pretraga su CT
angiografije krvnih Zila svih dijelova tijela ili snimanje prsnog kosa i abdomena s kontrastnim
sredstvom u samo jednom inspiriju. Ova tehnika omogucava obradu veceg broja bolesnika u
kratem vremenskom periodu te poboljSanje radnog procesa u zdravstvenim ustanovama.

Razli¢ite rekonstrukcije slika se vrSe obradom snimljenih sirovih podataka, a debljina



transverzalnog sloja moze biti ¢ak i 0,5 mm te se dobivaju snimke visoke prostorne rezolucije
s vrlo dobrim prikazom finih struktura [2]. Ova vrsta CT uredaja predstavlja veliki skok u
evoluciji radioloskih oslikavanja te rezultira brojnim prednostima, kao §to su promjena
parametara skeniranja, povecana ukupna doza zracenja za pucanstvo zbog veceg broja
indiciranih pretraga te razvoj novih i poboljSanih algoritama rekonstrukcije. Takoder je i
smanjeno vrijeme rotacije rendgenske cijevi i detektora, ve¢a je pokrivenost snimanog
objekta, odnosno generiraju se snimke veceg volumena pacijentovog tijela, veca je
vremenska razlucivost, manji je Sum na slikama te dolazi do pojave izotropnog voksela.
Takav je voksel jednake veliCine u sve tri njegove osi te sluzi za dobivanje sto tanjih slojeva

tijekom CT skeniranja [4].

1.2. PRINCIP RADA CT UREDAJA

Poznato je da, za razliku od vidljive svjetlosti, rendgenske zrake dovode do
ionizacijskog ucinka zbog njihove velike koli¢ine energije. U interakciji s elektronima
rendgenske zrake uzrokuju elektricne i1 kemijske reakcije koje se onda na detektorima
ocitavaju kao fotoni vidljive svjetlosti uslijed scintilacije 1 kontakta s fotodiodama [3].
Princip rada CT uredaja, kao i kod svih uredaja koji koriste snop rendgenskog zracenja za
dobivanje slike, se temelji na atenuaciji, odnosno slabljenju tih zraka prolaskom kroz objekt
koji se snima. Do atenuacije dolazi uslijed prolaska korisnog snopa rendgenskog zracenja
kroz tkiva razli¢itog atomskog broja, odnosno razli¢ite gustoce [1, 2]. Fotoni rendgenskog
zracenja najcesSée stupaju u interakciju s materijom na dva razli¢ita nacina, fotoelektriénim
efektom 1 Comptonovim rasprSenjem. Atenuacija kod fotoelektricnog efekta ovisi o
atomskom broju, odnosno gusto¢i tkiva te o energiji upadnih fotona rendgenskog zracenja. S
druge strane, kad se radi o Comptonovom rasprSenju, atenuacija tada nije ovisna o gusto¢i
snimanog objekta. Ukupna vrijednost linearnog slabljenja zracenja je ovisna o tvari, odnosno
linearno prati gustocu tvari [4]. Dolazi do apsorpcije 1 rasapa energije X-zraka te tada razli¢ito
atenuirane zrake padaju na detektor zracenja koji ih pretvara u elektricne signale
proporcionalne atenuaciji i nastaje CT snimka razli¢itih nijansi sive skale, ovisno o energiji

X-zraka dospjelih do detektora. Snimka se na ekranu racunala prikazuje kao matrica piksela



razli¢itih nijansi, a nastaje obradom podataka sloZzenim matematickim algoritmima
rekonstrukcije. Atenuacija rendgenskih zraka se moze i kvantitativno mjeriti ve¢ spomenutim
Hounsfieldovim jedinicama, HU (engl. Hounsfield Unit) ili tzv. CT brojem [1, 2]. To je
dogovorno odredena skala brojeva koja oznacava koeficijent prigusenja u rasponu od -1000
do +3000, gdje voda uvijek iznosi 0, brojevi u negativnom dijelu skale oznacavaju tkiva
poput masti 1 zraka, a brojevi u pozitivnom dijelu skale oznacavaju tekucine, parenhimske
organe, kosti i ostale strukture. Ova skala vrijednosti omogucava tocnost procjene i potvrdu
dijagnoze na koju se sumnja na osnovu gustoce lezije koja se ispituje [1, 2, 4]. Kod novijih
uredaja ova skala je proSirena na vrijednosti od -10 000 do +30 000, gdje je najnegativnija
vrijednost oznaka za zrak, a najpozitivnija za kosti 1 metale u organizmu. ProSirena skala se

koristi za bolji prikaz implantata, metala u tijelu, proteza i sli¢no [1, 2].

U usporedbi s konvencionalnom radiografijom, kontrastna rezolucija CT uredaja je
uvelike poboljSana, odnosno kod uredivanja slike u postprocessingu je mogué odabir
razli¢itih prozora s razli¢itim nivoima sive skale koji poboljsavaju vidljivost ciljnih tkiva.
Prostorna rezolucija je takoder poboljSana te onemogucava superponiranje susjednih
struktura, a posebice patoloskih promjena vaznih za dijagnosticku analizu. CT uredaji rade
na principu snimanja i prikaza jedne ravnine tijela, tj. transverzalne ili aksijalne, a prikaz
koronarne 1 sagitalne ravnine, te po potrebi kosih projekcija, nastaju rekonstrukcijom iz
podataka dobivenih snimanjem aksijalnih slojeva. Nakon obrade i rekonstrukcije, snimke se
arhiviraju u posebnim digitalnim arhivama te su dostupne na udaljenim lokacijama uz pomo¢
teleradiologije. Ta digitalna arhiva se naziva Sustav za pohranu slika i komunikaciju, PACS
(engl. Picture Archiving and Communication System) te nudi razne mogucénosti pohrane i
pregleda snimki [1, 2]. DanaSnje gotovo neograni¢ene mogucnosti digitalne vizualizacije
slike 1 njene naknadne obrade su dovele do moguénosti izratuna brojnih kvantitativnih
parametara 1 na¢ina rekonstrukcije slike pa sve do uporabe umjetne inteligencije 1 radiomicke

obrade kod ocitavanja snimke [3].



1.3. OSNOVNI DIJELOVI CT UREDAJA

U osnovne dijelove uredaja CT se ubrajaju kucisSte, stol na kojem lezi bolesnik,
visokofrekventni generator, upravljacka jedinica za radioloske tehnologe 1 lijeCnike te
uredaji, odnosno softveri za pohranjivanje snimki. U kuciStu uredaja se nalaze najvazniji
dijelovi, a to su rendgenska cijev i detektori zraCenja te sustav za hladenje cijevi i ¢itavog
uredaja [2]. U rotirajuc¢em dijelu kucista se nalaze i tzv. slip rings, odnosno klizajuéi prsteni
koji omogucavaju kontinuiranu rotaciju rendgenske cijevi i detektorske banane te ubrzanu
rotaciju 1 smanjenje trajanja pretrage, bez zapetljaja snopa kablova koji rendgensku cijev
opskrbljuju elektricnom energijom [9]. U uporabi su i uredaji s dva izvora zracenja, DSCT
(engl. Dual Source Computed Tomography), odnosno s dvije rendgenske cijevi koje daju
snop razli€itih energija. Dvije cijevi su medusobno postavljene pod kutom od 90° te se
nasuprot njima nalaze 1 dva niza detektora. Najveca prednost ovih uredaja je povecana
temporalna rezolucija, odnosno snimanje organa s fizioloSkim pokretima (poglavito srca) s
maksimalnim smanjenjem artefakata pokreta. Rendgenske cijevi na CT uredajima rade na
naponu do 140 kV te su gradene od materijala visokog toplinskog kapaciteta. Zbog velike
snage dolazi 1 do pregrijavanja cijevi, pa se u kuciStu uredaja nalazi i ve¢ spomenuti sustav
hladenja s kombinacijom ulja i vode. Na Slici 5. prikazana je shema rendgenske cijevi 1
sustava detektora unutar kuciSta CT uredaja [2]. Rendgenska cijev je primarno sastavljena
od katode 1 anode smjeStenih unutar vakuumske staklene cijevi, a zrake nastaju ubrzavanjem
elektrona i njihovim udarom u zariste anode [4]. Vazna komponenta CT uredaja je 1 kolimator
koji stvara uski snop rendgenskih zraka na izlazu rendgenske cijevi. Graden je najceSce od
olova ili drugih metala s visokim atomskim brojem. Ovaj dio uredaja osigurava usmjeravanje
primarnog snopa X-zrac¢enja na pacijenta te maksimalnu kolimaciju u svrhu smanjenja doze
zracenja [2]. Takoder, kolimatori 1 sustav filtara preveniraju rasprSeno zracenje i artefakte

nastale uslijed snimanja [2, 4].
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1.3.1. Detektori na CT uredaju

Tehnologija CT-a pripada domeni digitalnih radioloSkih metoda, odnosno konkretno
kod CT uredaja, strujni impulsi koji nastaju uslijed sudara rendgenske zrake s detektorom
zracenja se digitaliziraju u analogno — digitalnom pretvaracu. Zatim se pomocu posebnih
softvera 1 kompjutorskih programa ti signali dalje pretvaraju u vizualnu sliku na monitoru
upravljacke jedinice CT uredaja [2]. Prijelaz na ovakve detektore predstavlja potpuni prijelaz
radiologije na digitalni nacin rada te digitalni detektori omogucéavaju ne samo kvalitativni,
vec 1 kvantitativni prikaz apsorpcije rendgenskih zraka kroz snimani objekt [1-3]. Digitalna
slika koja se prikazuje na monitoru je sastavljena od osnovnih elemenata slike, odnosno
kvadrati¢a (engl. Pixel). Svaki piksel tvori i volumni element slike voksel (engl. Voxel) ¢ije
ostale dvije dimenzije oznaCavaju debljinu sloja snimljenog CT uredajem. Ovi elementi
zajedno tvore matricu slike (engl. Matrix) koja odreduje prostornu rezoluciju. Sto je veéi broj
piksela, odnosno voksela u matrici, to je prostorna rezolucija bolja. Na danasnjim CT
uredajima uobicajena veli¢ina matrice je 1024 x 1024 piksela. Prednosti digitalnih metoda
oslikavanja koje je potrebno istaknuti su veca prostorna i kontrastna rezolucija slike,

moguénost mjerenja gustoce odabranog dijela pomocu HU kvantifikacije, multiplanarni
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prikaz struktura tijela uz brojne rekonstrukcijske algoritme te mogucnost digitalnog
arhiviranja i dijeljenja snimki izmedu razli¢itih ustanova uz ocitavanje slika ,,na daljinu® [1,

2].

Kod modernih uredaja za CT sustav detektora se naziva detektorska ,,banana®, Sto
oznacava smjestaj detektora u luku, odnosno linearno. Svaki pojedini detektor je graden od
scintilacijskog kristala i fotodiode [2]. Nakon §to je 1905. godine Albert Einstein objasnio
fotoelektri¢ni u€inak i djelovanje elektromagnetskih valova na tvari, to je bila osnova za
kasniji razvoj detektora sa ciljanim materijalima koji su osjetljivi na ioniziraju¢e zracenje
kratkih valnih duljina [3]. Kemijski elementi 1 spojevi od kojih su gradeni scintilacijski
kristali su naj¢esc¢e cezijev jodid ili kadmijev tungstat, a detektori mogu biti i keramicki. Ovi
detektori rade na principu scintilacije, odnosno svjetlucanja materijala. Nakon kontakta
rendgenskih zraka s odredenim materijalima, oni scintiliraju, odnosno svjetlucaju te je na taj
nacin koli¢ina vidljive svjetlosti koja nastaje procesom scintilacije proporcionalna koli¢ini
ioniziraju¢eg zracenja koje je doslo u kontakt s detektorom [2]. Takoder postoje 1 plinski
detektori, a najvise se koristi plemeniti plin ksenon (Xe). U ionizacijskim komoricama koje
su bile ispunjene plinom su rendgenske zrake ionizirale atome plina i vrsile interakciju s
elektronima. No, ta je tehnologija ve¢inom napustena osamdesetih godina proslog stoljeca
jer su detektori sa ¢vrstom tvari imali bolja svojstva te su omogucili vecu osjetljivost i
rezoluciju [2, 3]. Postoje odredene razlike izmedu scintilacijskih i1 plinskih detektora,
primjerice stupanj osjetljivosti na rendgensko zracenje, princip rada te cijena samih detektora
koja je Cesto presudna kod odabira uredaja za odredenu ustanovu. Naime, scintilacijski
odnosu na plinske detektore koji imaju slabiji stupanj detekcije ionizirajuéeg zracenja.
Nadalje, za rad scintilacijskog detektora nije potreban visok napon cijevi, odnosno visoka
koli¢ina kV, dok je plinskim detektorima potreban visoki napon. Jedna od prednosti plinskih
detektora je njihova niska cijena u usporedbi sa scintilacijskim detektorima koji su znatno
skuplji. Jo§ jedna karakteristika scintilacijskog detektora je njegova osjetljivost na

temperaturne promjene. Ksenonski detektori rade na principu ionizacije te nije potrebna
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njihova kalibracija tokom procesa rada, ali je zato potrebno povremeno obnoviti plemeniti

plin [2].

Detektor zrac¢enja CT uredaja je temeljna komponenta za stvaranje slike te znacajno
utjeCe na kvalitetu slike 1 uCinkovitost doze [5]. Karakteristike idealnog detektora za
ionizirano zracenje obuhvacaju visoku sposobnost apsorpcije X-zracenja, trebaju biti
dovoljno otporni na temperaturne promjene i stabilni s obzirom na dugo vrijeme koristenja.
Takoder, idealan detektor bi trebao detektirati Sirok raspon energija X-zracenja, tj. razlikovati
Sto viSe intenziteta zraCenja. Digitalni detektori bi trebali 1 pruzati dovoljno jak 1 stabilan
signal da bi bila moguca digitalizacija i pretvorba impulsa. Danasnji detektori CT uredaja
apsorbiraju viSe od 90% energije rendgenskih zraka, ali zbog razmaka izmedu pojedinih

detektora odredena koli¢ina zracenja se gubi pa se efikasnost detektora spusta na 45-50%.

[2].

1.3.1.1. CT detektor s integriranjem energije

Uredaji za CT koji su danas u upotrebi imaju tzv. detektore s integriranjem energije,
EID (engl. Energy Integrating Detectors). Danasnji detektori su ve¢inom scintilacijski,
gradeni naj¢esce od keramickog materijala gadolinijevog oksisulfita, te u kontaktu X-zrake i
detektora dolazi do scintilacije, odnosno oslobadanja vidljive svjetlosti, a nakon toga
fotodioda pretvara vidljivu svjetlost u elektricni signal za nastanak slike [3, 10]. Ta vrsta
pretvorbe 1 obrade signala se naziva neizravna pretvorba. Upadni fotoni viSe energije stvaraju
i jaCi elektricni signal [11]. Pojedini elementi ovakvih detektora su odvojeni tankim
pregradama, kao Sto je vidljivo na Slici 6., ali to smanjuje njihovu ucinkovitost detekcije
rendgenskih zraka i1 utjeCe na prostornu rezoluciju [10]. Tanke opticke pregrade sluze
usmjeravanju svjetlosti prema optickom fotonskom senzoru [12]. Intenzitet nastale svjetlosti
je proporcionalan energiji i broju upadnih fotona rendgenskih zraka, medutim on ipak ne
predstavlja energiju pojedinacne, nego integrirane energije nekoliko upadnih fotona X-zraka
[3, 10]. Upravo od te ¢injenice potjece 1 naziv ,,.Detektori s integriranjem energije® jer je

proizvedeni elektri¢ni signal u konacnici proporcionalan ukupnoj energiji X-zraka koja se
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integrirala u samom detektoru. Signal se zatim pojacava te kao izlazni signal dalje sudjeluje
u stvaranju slike na monitoru [10]. Kontrola kvalitete ovih detektora se obavlja svakih 6
mjeseci, dok je svakodnevno potrebno obaviti kalibraciju za optimiziranje parametara

snimanja [13].
X-rays

Reflectors/septa

TTTT

A 5 Electronic signals

A

Slika 6. Shematski prikaz detektora s integriranjem energije

Izvor: https://pubmed.ncbi.nlm.nih.gov/36047540/

Ovi se detektori koriste u sklopu spiralnih CT uredaja te su u spoju s tom tehnologijom
omogucili niskodozna snimanja, primjerice low-dose pretragu pluca sa samo 0,2 mSv ili
ispitivanje srca sa svega 0,5 mSv [3]. Medutim, neka od osnovnih ograni¢enja ovih detektora
su smanjena kontrastna rezolucija, nedostatna osjetljivost za odredene pretrage, visoka doza
zracenja koju zahtijeva vecina pretraga te pojacan Sum na slikama, narocito kod niskodoznih
oslikavanja [3, 13, 14]. Neki noviji modeli EID detektora su redizajnom odredenih
komponenti omogucili smanjenje Suma. To se najcesce postize boljim dizajnom komponenti
integriranog kruga [15]. Nadalje, prostorna rezolucija ovih detektora je dostatna za
dijagnosticka ocitanja, ali moze se i uvelike poboljSati za odredene pretrage. Zato se kao

jedan od nedostataka EID detektora istice i prostorna rezolucija koja ovisi o veli¢ini Zari$ne
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tocke rendgenske cijevi i veli¢ini pojedinog detektorskog elementa. Te veliCine trebaju biti
priblizno uskladene, a kod ovih detektora to nije moguce jer su pojedine detektorske jedinice
odijeljene tankim pregradama. Takoder, EID detektori prenose energiju svih fotona pa
elektricni signal koji nastaje ne prenosi informacije o pojedinim fotonima i njihovim
energijama [5]. U svrhu poboljsanja prostorne rezolucije kod EID detektora postavljaju se i
namjenski filtri u obliku ¢eslja ili reSetke za priguSenje signala. Ti se filtri postavljaju ispred
niza detektora te tako smanjuju velicinu piksela, ali smanjuju 1 u¢inkovitost doze zracenja jer
su te X-zrake blokirane filtrom ve¢ prosle kroz snimani objekt [14]. Danas se zahtjevi za
boljom rezolucijom, kontrastnosti i manjom dozom zracenja stalno povecavaju pa se u sklopu
istrazivanja razvijaju i novi CT detektori, od kojih je najviSe zastupljen detektor s brojacem
fotona, PCD (engl. Photon Counting Detector) [3, 13]. On se brojim prednostima isti¢e nad
EID detektorom, pa tako pruza i bolju oStrinu, odnosno prostornu rezoluciju slike uz manju
veli¢inu piksela te bolji odnos kontrasta i Suma, CNR (engl. Contrast to Noise Ratio) [13,
14]. Temeljna prednost ovog detektora je njegov fizicki mehanizam koji omogucuje detekciju
pojedinih fotona [14]. Uz navedene i jo$ brojne prednosti, PCD detektor se sve viSe probija

ispred EID detektora te se o¢ekuje njegova implementacija u klinicku praksu [13].
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2. CILJ RADA

Cilj ovog rada je poblize opisati novu tehnologiju detektora za snimanje na modalitetu
CT-a te opisati njegove tehnicke karakteristike i inovativna rjeSenja. Ovaj rad je potkrijepljen
literaturom objavljenom kroz posljednjih 10 godina u javno dostupnim bazama podataka, a
poglavito znanstvenim istrazivanjima koja poseban naglasak stavljaju na klinicku
implementaciju ovog detektora te na usporedbu PCD detektora u odnosu na tehnologiju EID

detektora.
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3. RASPRAVA
3.1. RAZVOJ CT DETEKTORA S BROJACEM FOTONA

Razvoj detektora za CT uredaje svoj vrhunac doZzivljava upravo razvojem PCD
detektora koji registrira svaki pojedini upadni fotona rendgenske zrake i o€itava njegovu
energiju. Ideja za ovu tehnologiju potjece jos iz osamdesetih godina proslog stoljeca kad su
u tijeku bila istrazivanja fizike Cestica te se pojavila potreba za detektorima vece dimenzije,
zracenje te povecana rezolucija same snimke. Svi ti zahtjevi su nakon dugogodis$njeg rada
doveli do izuma ovog detektora koji dovodi do niza pozitivnih promjena u stvaranju slike na
CT modalitetu [3]. U proteklom desetljecu je zabiljezen najveci razvoj ove vrste detektora.
Nedavni napredak u dizajnu poluvodia je omogucio detektriranje jednog pojedinacnog
fotona te pospjesio razvoj ovog detektora [11]. Donedavno se PCD detektor koristio samo za
nuklearna oslikavanja jer je koli¢ina upadnih fotona znatno manja nego kod CT-a, ali stalne
inovacije u poljima fizike i inzenjerstva donose kontinuirane promjene i poboljSanja ovog
sustava oslikavanja te omogucuju nove klinicke primjene PCD detektora [5, 13]. Razliciti
prototipovi ovog detektora su posluzili za pretklinicka istrazivanja, ali razliciti detektori od
strane razli¢itih proizvodaca su imali svoje nedostatke [5]. U raznim istrazivackim
laboratorijima su postavljeni prototipovi CT uredaja s integriranim PCD detektorom te su se
istrazivanja provodila ve¢inom na fantomima i malim Zivotinjama [16]. Fantomske analize
su, primjerice, provedene za namjensku dijagnostiku mozdanog udara, kada je klju¢no uociti
mala intrakranijska krvarenja te okluzije velikih arterija mozga. Kod ovih oslikavanja do
izrazaja dolazi prednost PCD detektora u vidu smanjene veli¢ine piksela. IstraZivanja su
pokazala poboljSanje vidljivosti milimetarskih lezija za 20% kod PCD detektora [17]. I kod
CT angiografije istrazivanja su pokazala prednosti za otkrivanje malih okluzija veliCine
nekoliko milimetara [18]. Prototipovi na kojima se vr$io najveci broj istrazivanja nalaze se u
Mayo klinici i u ameri¢kom Nacionalnom institutu za zdravlje, NIH (engl. National Institutes
of Health), a jedni od prvih CT uredaja koji koriste PCD detektor u Europi se nalaze na
sveuciliStu u Lyonu i u Njemackoj. Kasnije se provodilo i in vivo snimanje ljudskih pacijenata
u svrhu ispitivanja klinicke uporabe ovih detektora i mogucnosti njihove komercijalizacije

[19, 20]. Primjerice, pri uskladenim vrijednostima kV 1 mAs istrazivaci su snimali ljudski
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mozak te su utvrdili bolju diferencijaciju sive i bijele tvari te povoljniji Sum na slikama.
Takoder, kod kontrastnog snimanja glave i vrata utvrdena je bolja kontrastnost te manje Suma
1 artefakata na snimkama nastalim pomoc¢u PCD detektora [21]. Prvi PCD sustav kojim su
se mogle vrsiti pretrage na ljudima je uveden 2010. godine [22]. Jedan od pretklinickih
prototipova je bio detektor graden od kadmijevog telurida s vidnim poljem, FOV (engl. Field
of View) od 16,8 cm. Na ovakvim primjerima detektora su se vrSila ispitivanja primjene
dvostrukog kontrastnog sredstva i drugih slicnih primjena koje nisu izvedive s EID
detektorom [23, 24]. Takoder, istrazivali su se i DSCT uredaji u kojima je jedan izvor
rendgenskog zracenja povezan s EID detektorom, a drugi izvor s PCD detektorom, no ovaj
uredaj nije pogodan za koriStenje u klini¢koj praksi. Shematski prikaz takvog uredaja se
nalazi na Slici 7. [22]. U sklopu ovakvih uredaja isti su parametri rendgenske cijevi za
snimanje uz pomo¢ obje vrste detektora, ali moguce je 1 prilagoditi parametre ovisno o vrsti
detektora. Ova istrazivanja su omogucdila istraziteljima bolje razumijevanje osnovnih
principa rada samog detektora kako bi njegova implementacija u klinicku praksu bila
temeljena na Sto to¢nijim podacima [14]. Prvo odobrenje za koriStenje u klini¢ke svrhe izdala
je Americka udruga za hranu i lijekove, FDA (engl. Food and Drug Administration) 30. rujna
2021. godine [25].

Slika 7. Shematski prikaz Dual-source CT uredaja s implementiranim EID i PCD detektorom

Izvor: https://www.ncbi.nlm.nih.gov/pmc/articles/PMC6542627/bin/rg.2019180115.fig3a.j
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3.2. KARAKTERISTIKE CT DETEKTORA S BROJACEM
FOTONA

PCD detektori imaju dvoslojnu strukturu, odnosno gornji sloj ¢ini senzor od kadmija 1
telurija (CdTe), a ponekad 1 cinka (Zn) ili silicija (Si), u kojeg udaraju X-zrake, a donji sloj
je podloga s matricom piksela [3, 5]. Danas se istrazuju i senzori od drugih materijala,
primjerice zivinog jodida (Hgl2) i galijevog arsenida (GaAs) [13, 26]. Takoder, sve se vise
isticu prednosti ve¢ spomenutih silicijskih senzora koji postizu visoke stope brzine brojanja
fotona. Njegova prednost je 1 mali atomski broj te u¢inkovitost detekcije od oko 80%. Kod
silicijskih detektora dolazi i do manje problema vezanih uz kvalitetu slike, ujednacenosti
detekcije te su troskovi proizvodnje ovog detektora nizi. Zbog niskog atomskog broja, u
silicijskim detektorima najc¢esce dolazi do Comptonovog rasprSenja, a ne do fotoelektri¢nog
efekta, a to omogucava bolje razdvajanje fotona male energije (oko 30 kV) koji oznacavaju
rasprseno zracenje. Slozeni senzori su debljine 2-3 mm te apsorbiraju zrake rendgenskog
zracenja u rasponu od 20-140 kV [13]. Upravo o materijalu senzora i njegovoj debljini ovisi
ucinkovitost apsorpcije upadnih fotona. Materijali s visokim atomskim brojem, poput CdTe
senzora, imaju vecu u€inkovitost apsorpcije te su iz tog razloga najcéesce koristeni senzori
kod PCD detektora [26]. Matrica se sastoji od otprilike 250 000 piksela, svaki povrSine oko
0,05 mm?. Snaga detektora, odnosno moé njegove prostorne rezolucije, se moze jasnije
shvatiti ako se uzme u obzir Cinjenica da za vrijeme ekspozicije oko milijardu fotona
rendgenskih zraka pogodi 1 mm? detektora u 1 sekundi. U gornjem sloju, odnosno senzoru,
fotoni rendgenskog zracenja vrse ionizaciju, tj. otpustaju elektrone, a zatim mikroelektronika
iz donjeg sloja registrira fotone i njihovu energiju. Slojevi PCD detektora vidljivi su na Slici
8., odnosno s lijeve strane je prikazan CdTe senzor, a s desne strane podloga s
mikroelektronikom i matricom piksela [3]. Donji sloj PCD detektora se naziva i sloj anoda
koje su spojene na integrirane sklopove. Izmedu dva sloja detektora se, putujuci od anode
prema katodama na ulaznoj strani senzora, stvara negativni prednapon koji stvara elektri¢no

polje unutar detektora [13].
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Slika 8. Dijelovi detektora s brojacem fotona

Izvor: https://www.thieme-connect.de/media/roefo/202109/thumbnails/roefo-3469 10-1055-a-1308-

2693-19_en.jpg

Kvantitativno mjerenje koli¢ine energije pojedinih fotona upadnog zracenja se dogada
u nekoliko faza, odnosno u nekoliko unaprijed odredenih tzv. energetskih pragova ili
spremnika [3]. Ti uski rasponi spektra energije sluZze za raspodjelu prigusenih energija
svakom tom prozoru u spektru te se na taj nac¢in mogu klasificirati signali iz razli¢itih tkiva
[4]. Svaki izlazni signal koji je detektiran se usporeduje s vrijednostima koje su unaprijed
kalibrirane te se na taj nacin energije upadnih fotona rasporeduju u energetske pragove. Broj
mogucih energetskih pragova ovisi o dizajnu samog detektora, ali najcesce iznosi izmedu 2
i 8. Energetski pragovi trebaju biti postavljeni prije eksponiranja, odnosno prije prikupljanja
podataka te se vrijednosti energetskih pragova izrazavaju u kV. Kao primjer se moze navesti
snimanje izvedeno s naponom rendgenske cijevi od 140 kV i energetskim pragovima od 25
kV 165 kV. Tako se generiraju dva skupa podataka, odnosno dva energetska praga u koje se
rasporeduju upadni fotoni: od 25-65 kV te od 65-140 kV [14]. Takoder, ovi detektori pridaju
viSe signala fotonima nizih energija jer su to fotoni koji su na svom putu od izvora do
detektora viSe atenuirali, odnosno bili su u interakciji s tvarima poput jodnog kontrastnog
sredstva ili kosti. Takvi fotoni mogu biti od velike dijagnosti¢ke vaznosti. Mjerenje se ne
dogada kontinuirano jer bi tada negativno utjecalo na vremensku rezoluciju. Takoder, to

odvajanje pojedinacnih fotona u energetske spremnike je moguce jedino uz uvjet da se fotoni
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ocitavaju toliko brzo da ne dode do nakupljanja naknadno upadnog signala [3]. Svaki upadni
foton se treba registrirati prije nego Sto stigne sljede¢i foton X-zraCenja, a ako to nije
izvedivo, dolazi do nakupljanja signala te se fotoni viSe ne mogu zasebno registrirati, ve¢
kvantitativni podaci o upadnim fotonima vise nisu to¢ni i kvaliteta slike se degradira [5].
Zato su potrebni visoko osjetljivi poluvodici s jako kratkim mrtvim vremenom. Potrebna je i
brza elektronika koja omogucava brzu individualnu detekciju 1 o€itavanje energije fotona te
brz prijenos podataka do racunala. Zato je potreban i brz sustav prikupljanja podataka, DAS
(engl. Data Acquisition System) te brza rekonstrukcija slike na raunalu. Sve navedene
karakteristike upucuju na visoke zahtjeve koje ovaj detektor treba ispuniti te na njegovu
visoku cijenu. Upravo su cijena 1 sofisticirana elektronika razlozi zbog kojih ¢e se ovaj

detektor tesko implementirati u klini¢ku praksu [3].

Kod PCD detektora temeljni princip rada je da se upadni fotoni rendgenskog zracenja
izravno pretvaraju u elektricne impulse [5]. Amplituda tih impulsa, koji se stvaraju
talozenjem naboja na anodi je proporcionalna energiji upadnog fotona [5, 14]. Tada se
elektricni impulsi izraZzavaju kvantitativno i rasporeduju u ve¢ spomenute energetske pragove
[5]. Obiljezja prvog detektora koji je odobren od strane FDA su objavljena nakon odobrenja.
Detektor ima dva dijela od kadmija i telurija (CdTe) debljine po 1,6 mm, nekoliko razlicitih
definiranih energetskih pragova te moguénost snimanja izrazito visoke rezolucije, UHR
(engl. Ultra High Resolution) [27]. Slike se mogu rekonstruirati s debljinom sloja od ¢ak 0,2
mm te je veli¢ina matrice razli¢ita, primjerice 512 x 512, 768 x 768 te 1024 x 1024 piksela.
Dostupan je 1 niz razli¢itih protokola snimanja te su integrirani 1 neki inovativni protokoli za

nove vrste snimanja [5].

3.2.1. Princip rada detektora s brojacem fotona

Opc¢enito, kako bi se razvili PCD detektori za CT modalitete snimanja, potrebno je
posti¢i visoku brzinu brojanja uz visoku ucinkovitost detekcije 1 optimalne parametre
detektora [13]. Brzina brojanja fotona koju zahtijevaju klinicki CT sustavi je oko milijun
brojanja u sekundi po mm? [28]. PCD detektor broji pojedinaéne fotone upadne X-zrake u

svakom pojedinom energetskom prozoru, odnosno spremniku. Energija koju ima svaki
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upadni foton stvara elektri¢ne naboje koji tada putuju kroz detektor pod utjecajem elektricnog
polja. Naboji induciraju pulsni signal koji putuje do brojaca, koji je jedna od najvaznijih
komponenti detektora [13]. Ovi detektori fotonima razli¢itih energija pridaju i razli¢itu
nijansu sive skale na kona¢noj racunalnoj snimci, proporcionalno energiji upadnog fotona.
To omogucava proces koji se naziva ponderiranje energije, odnosno odredivanje toc¢ne
vrijednosti energije svakog upadnog fotona, unato¢ tome S§to X-zrake proizvode fotone
Sirokog spektra energija. Ponderiranje energije se dogada kao proces unutar detektora ili
tijekom obrade slike, a na taj nacin se povecava i CNR za 15-57% u usporedbi s EID
detektorima [11]. Osim brojanja fotona, u detektoru se dogadaju i drugi procesi, poput obrade
signala u digitalno-analognom pretvaracu 1 kalibracije [13]. Izlazni signal se obraduje u
elektricnim komparatorima i broja¢ima [14]. Vazni pojmovi koji se isticu kad se govori o
radu detektora s brojatem fotona su ,,vr$no vrijeme® i ,,mrtvo vrijeme®. Vr$no vrijeme
oznacava vrijeme koje je potrebno da ulazni impuls, koji se oblikuje pomocu elektronike 1
priprema za proces biljezenja 1 brojanja, dostigne svoju maksimalnu amplitudu. Mrtvo
vrijeme se definira kao minimalna koli¢ina vremena koja razdvaja dva ulazna impulsa kako
bi se oni registrirali kao odvojeni. Ova dva definirana vremena su medusobno povezana, a u

praktiénom smislu mrtvo vrijeme je dulje [13].

Za optimizaciju rada detektora i da bi se prevladala neka njegova ograni€enja, koriste
se 1 odredeni mehanizmi za poboljSanje. Primjerice, prisutni su filtri za oblikovanje snopa
rendgenskih zraka na izlazu iz cijevi koji se sastoje od statickog i dinamickog dijela. Staticki
dio oblikuje intenzitet snopa zracenja ovisno o objektu, a dinamicki dio sluzi specificnom
oblikovanju snopa na rubovima snimanog objekta. Ova vrsta filtra se Cesto naziva 1 ,,leptir
filtar” (engl. Bowtie Filter) jer je dizajniran tako da je debeo na rubovima, a tanak na sredini,
kao $to je prikazano na Slici 9. Svrha filtra je 1 smanjiti dozu zracenja na periferiji te
izjednaciti intenzitet ioniziraju¢eg zracenja koje pada na detektor. Takoder, u radu PCD
detektora postoje 1 razli¢iti mehanizmi za ispravak i kompenzaciju moguce distorzije slike. I

u procesu rekonstrukcije slike potrebno je odredene parametre poboljsati i prilagoditi novom

.....
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koji prolaze kroz rub objekta ili izvan samog objekta snimanja kad pacijent nije dobro

centriran. Tada se u procesu rekonstrukcije slike javljaju artefakti [13].

Bow Tie Filter

X-Ray Beam __ // |
Intensity

o

Slika 9. Prikaz bowtie filtra

Izvor: http://www.sprawls.org/resources/CTIQDM/bowtie.jpg

Na trenutnim PCD sustavima moguce je prikupljanje podataka na 4 razlicita nacina
koja su prikazana na Slici 10. To su tzv. makro nacin, Sahovski nac¢in, UHR nacin te oStri
nac¢in. Ovi principi prikupljanja podataka se razlikuju po konfiguraciji, odnosno veli¢ini
piksela te po postavljenim energetskim pragovima [22, 29]. U makro nacinu rada 4 x 4
susjedna podpiksela (matrica od 16 podpiksela) su grupirani u jedan makro piksel, tako da je
veli¢ina piksela 0,5 x 0.5 mm. Sahovski nadin prikupljanja podataka je zamisljen tako da
postoje 4 energetska praga, ali nedostatak ovog nacina je smanjena ucinkovitost doze
zracenja jer se samo polovica upadnih fotona koristi za nastanak slike. U UHR nacinu rada
su podpikseli grupirani 2 x 2, odnosno u matricu od 4 podpiksela, tako da je veli¢ina piksela
0,25 x 0,25 mm. Ovaj nacin rada se uvelike koristi u klini¢koj praksi jer je radi manje veli¢ine
piksela povecana prostorna rezolucija pa je UHR nacin rada pogodan za oslikavanje pluca,
misi¢no-kostanog sustava i krvnih zila. U ,,sharp® nacinu rada prisutna je kombinacija UHR

1 makro nac¢ina, odnosno upadni fotoni niskih energija se detektiraju po UHR principu, dok
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se fotoni visokih energija prikupljaju po makro principu rada. Na taj nacin se omogucuje da
se uz pomo¢ upadnih fotona niske energije dobije visoko kvalitetna snimka s prikazom
anatomskih struktura u visokoj rezoluciji, a sa snizenim Sumom i manjom veli¢inom piksela.
S druge strane, podaci prikupljeni pomoc¢u fotona visokih energija uzrokuju visu razinu Suma

i vecu veli¢inu piksela [14].
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Slika 10. Shematski prikaz razli¢itih nacina prikupljanja podataka na detektoru s brojacem fotona

Izvor: https://www.ncbi.nlm.nih.gov/pmc/articles/PMC6542627/bin/rg.2019180115.fig3b.jpg

3.2.2. Prostorna rezolucija detektora s brojacem fotona

PCD detektor nudi potencijal udvostrucenja prostorne rezolucije u usporedbi sa
sadasnjim detektorima. Od 1990. godine do danas prostorna rezolucija se nije znatno
poboljsavala. Zato su PCD detektori prava senzacija jer nude znac¢ajno povecanje rezolucije

uz minimalno povecanje doze zracenja. Nedostatak scintilacijskog sloja u usporedbi s EID
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detektorima u ovim detektorima uvelike utjece na poboljSanje prostorne rezolucije te bolju
iskoristivost UHR snimanja uz nisku dozu zracenja [5]. I nedostatak pregrada, tzv. septa,
izmedu pojedinih detektorskih jedinica takoder povecava geometrijsku razluc¢ivost PCD
detektora. Manja velicina piksela na PCD detektorima eliminira i koristenje ¢esljastih filtera
i reSetke pa se povecava iskoristivost doze zracenja. Dolazi i do smanjenja Suma na snimkama
[14]. Snimanje visoke rezolucije je dostupno 1 na danasnjim EID detektorima, ali je otezano
zbog manje iskoristivosti doze za ¢ak 50%. Prostorna razluc¢ivost PCD detektora iznosi,
ovisno o proizvodacu, izmedu 2,81 1 4,00 lp/mm u usporedbi s EID detektorom, gdje
vrijednost prostorne razlucivosti iznosi oko 2,08 Ip/mm. Na Slici 11. prikazan je primjer UHR

snimanja prsnog koSa s PCD detektorom [5].

Slika 11. Snimka prsnog kosa u UHR nacinu rada s PCD detektorom

Izvor:

https://www.birpublications.org/cms/10.1259/bjr.20220544/asset/images/medium/bjr.20220544.2004.jpeg

Neka istrazivanja su usporedila odnos i parametre kod snimanja UHR 1 kod tzv.
MACRO nacina snimanja, odnosno uobicajenog snimanja visoke razlucivosti. Kod UHR
nacina prostorna rezolucija iznosi 3,33 lp/mm, a veli¢ina piksela 0,25 x 0,25 mm, dok je
veli¢ina piksela kod MACRO nacina rada 0,5 x 0,5 mm. Istrazivanja su pokazala da ta razlika
u veli¢ini piksela 1 koriStenje odredenih algoritama rekonstrukcije poboljSava prostornu

rezoluciju za ¢ak 87% te snizava razinu Suma za 15% [14, 30]. Opcenito, veli¢ina piksela je
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manja kod PCD detektora i iznosi od 0,2-0,5 mm, dok kod EID detektora iznosi od 1-1,4
mm. Posljedi¢no, zakljucuje se da je prostorna rezolucija izrazito bolja kod PCD sustava
[13]. Smanjenjem veliCine piksela dolazi i do opCenitih kritika da ¢e to uzrokovati povecanje
Suma, no taj se moguéi problem eliminira uporabom tzv. mekih 1 oStrih jezgara
rekonstrukcije, odnosno kernela. Istrazivanja na fantomima su pokazala da je pogodnije
snimati koriste¢i manju veli¢inu piksela, a rekonstrukciju vrSiti pomocu standardnih 1ili
prilagodenih kernela. Tada dolazi i do smanjenja doze zraCenja za oko 10% u usporedbi s
EID detektorom. Smanjenju veli¢ine piksela kod PCD detektora pogoduje i nedostatak
optickih pregrada, Sto je vidljivo na Slici 12., koje su prisutne kod EID detektora, uz nizi Sum
na snimkama i manju dozu zracenja [31]. U drugim istrazivanjima je takoder potvrdena niza
razina Suma u UHR nacinu oslikavanja, ali se pozornost pridaje i vecoj dozi zracenja kod
pojedinih UHR pretraga [32, 33]. Istrazivanja pokazuju u visoku superiornost UHR nacina
rada kod PCD detektora u usporedbi s EID detektorom. Ta ¢injenica je dokazana u
istrazivanjima za koja su se koristile snimke fantoma, preminulih pacijenata te pacijenata
dobrovoljaca [30, 34, 35]. Primjerice, kod snimanja sljepoo¢ne kosti uo€ava se 14% manje
Suma na UHR snimci izvedenoj pomo¢u PCD detektora nego pomocu EID detektora [35].
Takoder, kod snimanja sljepoo¢ne kosti u UHR nacinu rada prototip PCD detektora na bazi
silicija testiran na fantomima nudi prostornu rezoluciju od ¢ak 22 Ip/cm [36]. Opcenito,
snimanje UHR nac¢inom rada smanjuje Sum za 29% u usporedbi s EID detektorom pri
uskladenim dozama zracenja. Posljedicno to zna¢i smanjenje doze zra¢enja od 50% na PCD

detektoru u usporedbi s EID detektorom pri istoj razini Suma [14].
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Slika 12. Shematski prikaz detektora s brojacem fotona

Izvor: https://www.ncbi.nlm.nih.gov/pmc/articles/PMC9434736/bin/kjr-23-854-g001.jpg

UHR snimanje naroc¢ito ima prednost kod odredenih anatomskih regija gdje je kljucan
fini prikaz sitnih struktura za tocniju dijagnosticku analizu, kao §to su oslikavanje pluca, srca
1 miSiéno-kostanog sustava [5]. Uz pomo¢ nove vrste detektora moguce je snimiti velike
anatomske volumene uz istovremeno oStar prikaz manjih struktura [31]. Kod oslikavanja
pluca bolje se prikazuju parenhimske promjene koje mogu ukazivati na odredene patoloske
procese [5]. Primjerice, znanstvenici su usporedivali snimke nastale PCD detektorskim
sustavom s optimiziranim postavkama rekonstrukcije slike u postprocessingu i snimke
nastale standardnim na¢inom rada s EID detektorskim sustavom. Skenirano je 30 pacijenata
sa sumnjom na intersticijsku bolest pluc¢a te su tri radiologa, nezavisno jedan o drugome,
potvrdili veéu to¢nost i pouzdanost PCD detektora kod nalaza tzv. brusenog stakla i uzorka
mozaika te im je lakSe bilo potvrditi postojanje intersticijske upale pluca kod odredenih
pacijenata. Na Slici 13. vidljiva je razlika u prostornoj razlu¢ivosti snimki nastalih EID i PCD
detektorom te vjerniji prikaz uzorka brusenog stakla. Takoder, kvaliteta slike 1 prostorna
rezolucija su se pokazale poboljSanima na snimkama s PCD detektorom, a doza zracenja

isporucena pacijentu je bila 6,49 mGy kod PCD sustava za razliku od 7,88 mGy kod EID
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sustava [37]. Druga studija koja je ukljucila 80 pacijenata je pokazala da se povecava to¢nost
dijagnoze intersticijske upale pluca koristenjem UHR nacina snimanja sa PCD detektorom
te da se isporucena doza zracenja snizava za 67% u usporedbi s EID detektorom [38]. Kod
oslikavanja pluéa u UHR nacinu prednost je bolja vizualizacija stijenki diSnih puteva.
Takoder, moguca je procjena pluénih fisura u sklopu dijagnostike stupnja uznapredovalosti
pluénog emfizema 1 odluke o nacinu ljjecenja [14]. Detaljna analiza rubova plu¢nih nodula
je vazna za diferencijaciju benignih od malignih pojava [39]. Sto se ti¢e oslikavanja srca i
koronarnih krvnih zila, koriStenjem PCD detektora se uvelike poboljsava vidljivost
postavljenih stentova i koronarnog plaka [5]. Ova primjena PCD detektora je posebno vazna
kod procjene moguce restenoze stenta [40]. Nedavna istraZzivanja su pokazala da se
snimanjem u UHR nacinu snimanja s PCD detektorima koronarne arterije prikazuju s

visokom kvalitetom i oStrinom slike te se smanjuju tzv. artefakti cvjetanja kalcija [41, 42].

Slika 13. Usporedba prikaza pluénog parenhima pomocu EID (lijevo) i PCD (desno) detektora

Izvor: https://www.ncbi.nlm.nih.gov/pmc/articles/PMC9434736/bin/kjr-23-854-2002.ipg

Kod oslikavanja kostiju vazna je vidljivost sitnih detalja, a posebice sitnih prijeloma
koji se lako mogu previdjeti [5]. U studiji koja je ukljucivala 32 pacijenta klinicki je istraZzena
1 potvrdena bolja vizualizacija koStanih finih struktura ramena i zdjelice te je dokazano da se
1 vece kostane regije mogu snimati UHR na¢inom s PCD detektorom uz snizenje doze za 31-

47%. Navedena skupina pacijenata je bila podvrgnuta snimanju s obje vrste detektora te su
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rezultati pomno usporedivani da bi se doslo do ovih zakljucaka [43]. PCD detektor daje vrlo
korisne dijagnosti¢ke informacije kod pacijenata s dijagnozom multiplog mijeloma. Bolja je
vizualizacija litickih kosStanih lezija, koje su glavno patolosko obiljezje ove bolesti, te se
postiZe dobra atenuacija masti na UHR snimkama radi boljeg prikaza koStanih struktura [44].
Prikaz litickih lezija na kraljesku se nalazi na Slici 14. te je vidljiva razlika u oStrini slike
nastale EID i1 PCD detektorom [31]. Ove ¢injenice su dokazane studijom provedenom na 29
pacijenata usporedujuc¢i snimke nastale pomo¢u PCD detektora u UHR nacinu rada te

pomocu standardnog EID detektora [44].

Slika 14. Usporedba prikaza litickih lezija pomoc¢u EID (lijevo) i PCD (desno) detektora

Izvor: https://www.ncbi.nlm.nih.gov/pmc/articles/PMC9434736/bin/kjr-23-854-2003.jpg

Snimanje pomoc¢u PCD detektora je korisno i1 kod uo¢avanja malih patoloskih fraktura
koje su Cesto posljedica multiplog mijeloma. Uporabom PCD detektora bolji je prikaz i malih
zglobova, §to je vrlo korisno kod uocavanja i opisivanja trauma ili degenerativnih promjena.
Ovo znacajno povecanje osStrine uzrokuje smanjena veli¢ina piksela detektora i povecana

geometrijska razlucivost [31]. Kao Sto je reCeno, prostorna rezolucija ovih detektora
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omogucava i bolju vizualizaciju velikih zglobova, kao $to su kuk i rame [43]. Na Slici 15. je
vidljiv prikaz ru¢nog zgloba na kojem su jasno oslikane trabekularne kostane strukture [14].
Jos jedna uspjesna primjena PCD detektora je vidljiva i kod snimanja temporalne kosti, kada
je visoka prostorna rezolucija od izrazite vaznosti za prikaz malih struktura [30, 35]. Studija
je pokazala poboljSanu vizualizaciju kriticnih anatomskih struktura na temporalnoj kosti,
primjerice oStar prikaz zgloba izmedu malih kostiju nakovnja i stremena, odnosno
inkudostapedijalnog zgloba te smanjenje doze za oko 80% u odnosu na snimanje temporalne
kosti EID detektorom [45]. Opc¢enito, snimanjem u nacinu visoke razlu¢ivosti poboljSava se
razina Suma i u¢inkovitost same doze, a time 1 smanjuje doza koju primi pacijent, §to je u
konacnici 1 cilj [32, 46]. Kao §to je ve¢ navedeno, poboljSana prostorna rezolucija ovih
detektora posebno je korisna u oslikavanju kostiju, primjerice temporalne kosti, zatim u
analizi plu¢nih nodula, stijenki bronha, koronarnih arterija, postavljenih stentova u krvnim
zilama te je korisno i u karakterizaciji bubreznih kamenaca [11, 47-49]. Poboljsano je
otkrivanje 1 ocrtavanje malih bubreZnih kamenaca te karakterizacija njihovog kemijskog
sastava, a posebice na snimkama s ostrijom jezgrom rezolucije 1 tanjim slojevima snimanja
[31]. Istrazivanje je pokazalo da se PCD detektorima mogu vizualizirati i to¢no
okarakterizirati bubrezni kamenci manji od 3 mm [50]. Kad se radi o poveéanju prostorne
rezolucije, 1 drugi parametri moraju odgovarati tom povecanju, primjerice veli¢ina zari$ne
tocke se treba smanjiti [51]. Upotrebljavaju se i kerneli za rekonstrukciju vecée rezolucije te

tanji slojevi snimanja [31].
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Slika 15. Prikaz ru¢nog zgloba pomoc¢u PCD detektora u UHR nacinu rada

Izvor: https://www.ncbi.nlm.nih.gov/pmc/articles/PMC6542627/bin/rg.2019180115.fig8b.jpg

3.2.3. Omjer kontrasta i Suma detektora s brojacem fotona

Opcenito, Sum na CT snimkama moze biti uzrokovan dvama razlozima te se razlikuju
kvantni i elektronicki Sum. Kvantni Sum je odreden brojem detektiranih fotona te moze ovisiti
1 o slucajnim interakcijama i prirodi samih fotona, dok elektronicki Sum nije povezan s
brojem detektiranih fotona, ve¢ potjece iz analognih elektronickih sklopova. Vrsta Suma koja
prevladava ovisi o brzini dotoka fotona do detektora, tako da kod visoke brzine toka fotona
prevladava kvantni Sum, a kad je broj upadnih fotona nizak, nesto je veci udio elektronickog
Suma. Na danas$njim modernim uredajima postoje razne solucije za smanjenje koli¢ine Suma
te je Sum na slikama obi¢no zanemariv kad se radi o klinickim snimanjima pacijenata
prosjecne veli¢ine gdje je utroSena prosjecna doza zracenja. Medutim, vece razine Suma se
javljaju kod low-dose snimanja te kod pacijenata prekomjerne tjelesne teZine, gdje dolazi do
degradacije snimke. Takoder, vee razine Suma se javljaju i duz uzduzZne linije tijela,
primjerice duz linije koja spaja ramena [52, 53]. Elektronic¢ki Sum se obi¢no detektira kao
signal niske energije pa ga PCD detektor svrstava u niZe energetske pragove. Tako se

primjerice, ako se niski energetski prag postavi na 25 kV, amplitude Sumova niske energije
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mogu iskljuciti iz skupa izmjerenih podataka pa tada ne utjecu na kvalitetu slike, kao $to je
prikazano na Slici 16. Mala je vjerojatnost da ¢e fotoni s tako niskom energijom biti od
dijagnostickog znacaja pa se takvi fotoni mogu iskljuciti iz dobivenih podataka kako bi se
umanjio elektronicki Sum. To odbacivanje Suma pogoduje poboljSanju dijagnosticke kvalitete
low-dose snimki [14]. Klju¢ne znacajke PCD detektora su i povoljan CNR te smanjenje buke
na snimkama, $to ujedno omogucuje 1 smanjenje same doze zracenja i koli¢ine utroSenog
kontrastnog sredstva za neke rutinske snimke [54]. PCD detektori su opcenito otporniji na
elektronicki Sum u odnosu na EID detektore, ali ipak moZe do¢i do smanjenja ujednacenosti
snimke i pojave artefakata pruga. CNR za odredeni materijal, odnosno kontrastno sredstvo
se moze poboljSati 1 ponderiranjem energije, odnosno odredivanjem uzih energetskih
pragova. PoboljSanje Suma ovisi o veli€ini snimanog objekta, materijalu i njegovoj gustoci,

potencijalu rendgenske cijevi te o postavljenim energetskim pragovima [14].

Counting
Threshold

Photon Energy

.

Slika 16. Prikaz eliminacije amplituda elektronickog Suma iz skupa detektiranih podataka

Izvor: https://www.ncbi.nlm.nih.gov/pmc/articles/PMC6542627/bin/rg.2019180115.fig5.ipg

U istrazivanjima su znanstvenici pokusali kvantitativno izraziti smanjenje Suma na

snimkama nastalim s PCD detektorom u usporedbi s onima nastalim s EID detektorom.
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Rezultati su pokazali 74% manje Suma pri dozi zrac¢enja od 0,4 mGy [55]. Istrazujuci prikaz
abdomena CT snimanjem na fantomu, znanstvenici su utvrdili da je za snimanje PCD
detektorom Sum na slici manji za 22-24% u odnosu na EID detektor u rasponu doze od 1,7-
6 mGy. To znaci da je CNR povecan za 29-41% [56]. Nadalje, potvrden je i bolji CNR za
prikaz jodnog kontrastnog sredstva za 11-38% u slucaju PCD detektora u odnosu na EID
detektor pri jednakim uvjetima snimanja, odnosno napon na cijevi 80-120 kV [57]. Ovu
hipotezu su dodatno potvrdili i drugi istrazivaci koji su pokazali da bi se skeniranjem pomocu
PCD detektora CNR joda mogao optimizirati za 37% u usporedbi s EID detektorom, pri ¢emu
se doza zra¢enja moze sniziti za ¢ak 46% [58]. U in vivo studiji je potvrdeno smanjenje Suma
na snimkama prsnog koSa za 15-17% u odnosu na EID detektor uz uskladene parametre
cijevi, odnosno 100 i 120 kV 1 nisku dozu zracenja [59]. Omogucen je i probir karcinoma
plu¢a pomocu niskodoznog oslikavanja, gdje PCD detektor pruza vecu stabilnost CT broja i
smanjene razine Suma [20]. I u oslikavanju mozga se isti¢u prednosti PCD detektora vezane
za Sum 1 kvalitetu slike. Usporedbom snimki istrazivanja su pokazala da se PCD detektor
istice s 12,8-20,6% manjim Sumom te 15,7-33,3% boljim CNR-om mekog tkiva mozga [60].
PoboljSani Sum te CNR takoder pozitivno utjecu i na prikaz kalcifikata u krvnim Zilama, $to
je pokazano in vivo i fantomskim studijama. Postize se to¢nija kvantifikacija plaka u lumenu
krvnih zila te nize doze zracenja [61, 62]. Na Slici 17. prikazana je usporedba CNR-a kod

EID i PCD detektora testirana na antropomorfnom fantomu [22].

Slika 17. Usporedba omjera kontrasta i Suma kod EID (lijevo) i PCD (desno) detektora prikazana na

antropomorfnom fantomu

Izvor: https://www.ncbi.nlm.nih.gov/pmc/articles/PMC8409241/bin/nihms-1720806-f0002.jpg
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3.2.4. Ucinkovitost doze zrafenja

Ucinkovitost doze je mjera koja ovisi o performansama samog detektora. Parametar
koji najvise utje¢e na ucinkovitost doze je buka, odnosno $um na slici. Sum i ué¢inkovitost
doze su obrnuto proporcionalne veli¢ine, tj. smanjenje Suma na snimci ujedno znali 1
povecéanje ucinkovitosti doze, odnosno smanjenje doze koju u konacnici primi pacijent. S
druge strane, u nekim slucajevima treba prevladati pove¢an Sum na slici tako da se odrzi
dijagnosticka vrijednost snimke, ali ¢e pacijent primiti viSu dozu zracenja. Procjena ovih
parametara se vrSi mjerenjem Suma na snimkama s ujednac¢enom dozom zracenja [11].
Provedena studija je pokazala da je za snimanje malih objekata moguée povecati ucinkovitost
doze za 30% metodom smanjenja Suma na snimci [46]. Treba naglasiti 1 da je ucinkovitost
doze razmjerna sa CNR-om [57]. Za primjerenu ucinkovitost doze je vazno osigurati i
optimizaciju parametara cijevi, odnosno napona 1 filtracije, ovisno o pretrazi koja je

indicirana [63].

3.2.5. Smanjenje doze zracenja

Nekoliko znacajki PCD detektora su kljucne za smanjenje doze zracenja koristec¢i ovaj
detektor, a posebice za oslikavanje pedijatrijskih pacijenata. Prvenstveno, veca prostorna
rezolucija 1 bolji CNR povecavaju anatomsku vidljivost kod pedijatrijskih pacijenata te se
time smanjuje doza zraCenja isporucena pacijentu [31]. Nadalje, uz UHR nacin rada moze
do¢i do smanjenja doze za ¢ak 20-30% bez degradiranja kvalitete slike. Koriste se 1 kositreni
filtri za uklanjanje fotona niske energije, odnosno rasprSenog zracenja [64]. Osim kod
pedijatrijskih bolesnika, snizenja doze zracenja je korisno i za ponovljena snimanja kod
mladih pacijenata s nekim kroni¢nim bolestima. Primjerice, isti¢e se niskodozno oslikavanje
pluca jer se dobiva odli¢an prikaz anatomskih i patoloskih struktura uz vrlo nisku dozu
zracenja pa se dugorocno smanjuje opasnost od doze zracenja kod ponovljenih snimanja. Na
Slici 18. je prikazana snimka plu¢a SestogodiSnje djevojice nastala niskodoznim PCD
snimanjem. Uocava se dijagnoza cisti¢ne fibroze i dobar prikaz svih potrebnih struktura za

analizu [31].
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Slika 18. Prikaz niskodozne snimke pluca pedijatrijskog pacijenta sa cisticnom fibrozom

Izvor: https://www.ncbi.nlm.nih.gov/pmc/articles/PMC9434736/bin/kjr-23-854-2011.ipg

3.3.  KONTRASTNA SREDSTVA

U radiologiji se koriste razliCita kontrastna sredstva u svrhu boljeg prikaza struktura u
tijelu, a njihov glavni princip djelovanja je promjena apsorpcije rendgenskih zraka u
odredenom organu gdje je aplicirano. Pozitivna kontrastna sredstva su, za razliku od
negativnih, gradena od kemijskih elemenata s visokima atomskim brojem i apsorbiraju X-
zrake jace od okolnih struktura [1]. Jod je jedno od najcesc¢e koriStenih kontrastnih sredstava
kod CT pretraga, no ponekad je oteZzana njegova diferencijacija od tkiva gradenih od drugih
materijala, primjerice razlikovanje kontrastnog sredstva na bazi joda od kalcificiranog plaka
u lumenu krvne zile [11]. Jod pripada grupi vodotopivih kontrastnih sredstava i koristi se za
prikaz vecine organa, organskih sustava, krvnih zila te tjelesnih Supljina. [zIucuje se najve¢im
dijelom putem bubrega, pa se naziva urotropno kontrastno sredstvo. Treba naglasiti 1 da se
kod primjene jodnih kontrastnih sredstava doza zracenja povecava za oko 20%. Takoder,
prilikom pripreme pacijenta i iniciranja kontrastnog sredstva treba veliku paznju predati

mogucim nezeljenim reakcijama i prevenciji istih [1].
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3.3.1. Poboljsani signal jodnog kontrastnog sredstva

U usporedbi s EID detektorom, PCD detektor nudi poboljSani prikaz joda pri istom
potencijalu cijevi kao EID detektor. Time se poboljSavaju rutinske pretrage s pojacanim
kontrastom te se smanjuje 1 doza zracenja koju primi pacijent [31]. Takoder, fotoni niske
energije viSe pridonose kontrastu na snimci kod PCD nego kod EID detektora, §to dovodi do
poboljsanog CNR-a i smanjenog Suma kod oslikavanja jodnog kontrastnog sredstva [13, 65-
67]. Na Slici 19. prikazana je usporedba CT snimke abdomena s oba navedena detektora pri
naponu cijevi od 120 kV [31]. Upravo kod visih napona cijevi, 120-140 kV, izraZeniji je
prikaz jodnog kontrastnog sredstva, a moze se uociti kod svih pacijenata, od novorodencadi
do pacijenata s povec¢anom tjelesnom tezinom [57]. Kod djece poboljSani CNR joda znaci i
znatno smanjenje doze zracenja, Sto je kljucno kod svih pretraga koje su indicirane kod djece.
Kod ve¢ih pacijenata se ipak CeS¢e koriste visoki potencijali cijevi te se na taj nacin
poboljsava omjer jodnog kontrasta i Suma na snimci kako bi doza zracenja ostala u razumnim
granicama. Takoder, snimanjem pomoc¢u PCD detektora se moZe 1 smanjiti doza zracenja ili
smanjiti volumen primijenjenog kontrastnog sredstva, ¢ime se dodatno Stiti pacijent od
Stetnog utjecaja CT oslikavanja. To je osobito vazno kod pacijenata s oslabljenom bubreznom
funkcijom jer se smanjuje toksi¢ni ucinak kontrastnog sredstva [14]. Opcenito, povecan
signal jodnog kontrastnog sredstva pridonosi boljoj akviziciji low-dose snimki, primjerice
snimanje abdomena kod bolesnika s veom tjelesnom tezinom. Kontrastnost se dodatno
moze korigirati tijekom postprocessinga [31]. Pokazano je i da PCD detektor omogucuje
tocnu kvantifikaciju jodnog kontrastnog sredstva u fantomima razliitih veli¢ina, a pri
mjerenju je pokazana pogreska od 0,5 mg joda po mL [14]. Konkretno kod snimanja
abdomena, postiZe se bolje ocrtavanje novotvorina i metastaza unutar parenhima organa. To
su tzv. lezije niskog kontrasta jer im je gustoca vrlo slicna parenhimu pa se tesko diferenciraju
pomocu klasi¢nih CT detektora. Uporabom PCD detektora znacajno se povecava uocljivost
hipervaskularizirnaih i hipovaskulariziranih tumora jetre 1 guSterace. PoboljSava se i
vidljivost simptoma oStecenja bubrega te provedenih endovaskularnih zahvata [12, 68, 69].
PoboljSani signal joda pomaZe u kvantifikaciji ZariSnih lezija, u razlikovanju joda u

bubreznim cistama ili u kvantifikaciji patoloskih masa u jetri. Postoje neke studije na ovu
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temu, ali potrebno je jo$ istrazivati da bi se odredila klinicka uporaba u svim aspektima

oslikavanja jodom pomocu PCD detektora [31].

Slika 19. Usporedba prikaza abdomena pomoc¢u EID (lijevo) i PCD (desno) detektora

Izvor: https://www.ncbi.nlm.nih.gov/pmc/articles/PMC9434736/bin/kjr-23-854-2005.ipg

3.3.2. Spektralno oslikavanje

Upadni fotoni rendgenskih zraka koji su obiljezeni razli¢itim energijama, sadrze i
spektralne informacije koje omogucuju oslikavanje specificno za odredeni materijal,
odnosno odredenu tvar [11]. Taj nacin oslikavanja ide izvan okvira dvoenergetskog
oslikavanja pomoéu DSCT sustava i prelazi u viseenergetsko oslikavanje [70]. Cesto PCD
detektor daje bolju kvalitetu spektralnih informacija nego prilagodeni i posebno konstruirani
DSCT sustavi [69]. Ova vrsta snimanja je upravo i glavni pokreta¢ razvoja PCD detektora i
zelje da se ovaj detektor uvede u klinicku uporabu kako bi olakSao akviziciju odredenih
pretraga. ViSeenergetsko oslikavanje se temelji na sposobnosti PCD detektora da razlikuje
fotone razliCite energije pri istom potencijalu cijevi. Tako se snimanje pojednostavljuje te se
time eliminiraju mnogi moguci izvori artefakata, poveéava se prostorna rezolucija i postize

se bolja kontrastnost na snimkama. Optimalnim izborom energetskih pragova omogucuje se
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postizanje optimalnih postavki akvizicije snimki te se na taj nacin dobiva slika visoke
kvalitete sa $to nizom dozom zracenja [14]. To znaci da se energetski pragovi mogu podesiti
tako da pruzaju optimalan spektralni kontrast pri bilo kojoj vrijednosti kV ili prilagodeno
veli¢ini pacijenta, odnosno moguce je postavljanje energetskih pragova individualno [69].
Velika prednost PCD detektora je i ¢injenica da omogucuje istovremeno snimanje visoke
prostorne rezolucije 1 viSeenergetsko oslikavanje, dok kod EID detektora to nije moguce.
Tako se omogucuje evaluacija slika niske i visoke energije zasebno u postprocessingu.
Primjerice, slike s niskim energetskim pragom jasno pokazuju fine koStane strukture, dok se
pomocu slika s visokim energetskim pragom procjenjuje prisutnost gihta. Viseenergetsko
snimanje nudi 1 izbor viSe vrsta rekonstrukcije koje su posebno pogodne za vizualizaciju
kontrastnih sredstava unutar organizma, kao $to su virtualne monoenergetske slike, virtualne
nekontrastne slike te rekonstrukcije s automatskim uklanjanjem kostiju [14]. IstraZivanje je
pokazalo da se koriste¢i virtualne monoenergetske slike dobiva visoka to¢nost CT broja za
razli¢ite objekte snimanja s postotkom pogreske od 8,9% [71]. ViSeenergetske rekonstrukcije
su, primjerice, od velikog znaCaja kod miSi¢no-koStanog sustava u procjeni gihta i kosStanog
edema. Medularna Supljina je zahtjevno mjesto za analizu CT-om zbog guste kortikalne kosti
i trabekula i zato viSeenergetske rekonstrukcije omogucavaju jasniju vizualizaciju medularne
Supljine za identificiranje edema koStane srZi ili neoplazme. Na Slici 20. je prikazana snimka
stopala nastala pomoc¢u PCD detektora na kojoj se u sklopu viSeenergetske rekonstrukcije
uocava nakupljanje mononatrijevog urata (zelena boja) koje je simptom gihta na palcu

stopala [31].
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Slika 20. Prikaz viseenergetske rekonstrukcije snimke stopala na kojoj se uo¢avaju simptomi gihta

(zelena boja)

Izvor: https://www.ncbi.nlm.nih.gov/pmc/articles/PMC9434736/bin/kjr-23-854-2g010.ipg

Viseenergetsko snimanje je pogodno i za vece pacijente jer ne ograni¢ava veli¢inu polja
snimanja. PCD detektori, kao §to je ve¢ receno, omogucavaju odvajanje detektiranih fotona
u razlicite energetske pragove. Umjesto dvije ekspozicije iz dvije rendgenske cijevi, dovoljno
je spektralnu analizu napraviti jednom ekspozicijom koriste¢i PCD detektor [31]. Tada do
1zrazaja dolaze masene gustoce kemijskih elemenata od kojih su gradene tvari, odnosno tkiva
koja predstavljaju objekt snimanja [11]. To je, primjerice, korisno kod procjene bubreznih
kamenaca. Snimke nastale pomocu PCD detektora pri visokoj rezoluciji snimanja su
pokazale prethodno nevidljive znac¢ajke o morfoloskoj gradi kamenaca. Znanstvenici su dosli
do saznanja da se kamenci sastoje od tanke vanjske ljuske 1 dobili su detaljnije informacije o
unutarnjoj strukturi kamena, a koriste¢i viSeenergetske snimke analizirali su kemijski sastav
pojedinog kamena. Na Slici 21. vidljiv je prikaz 3D VRT (engl. Volume Rendering
Technique) rekonstrukcije pomocu koje su kamenci prikazani u vise boja (zelena, zuta i

ljubicasta) jer je PCD detektor razli¢ite kemijske elemente prepoznao kao fotone razlicitih
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upadnih energija. Na taj nadin je odreden toCan kemijski sastav bubreznih kamenaca.
NarocCito se materijali s visokim atomskim brojem (Z) mogu dobro identificirati na
snimkama, a to otvara mogucnost koriStenja niza drugih materijala kao kontrastnih sredstava.
U istrazivanjima se intenzivno koriste gadolinij (Ga), tantal (Ta), zlato (Au) i bizmut (Bi).
No, tesko je koristiti kemijske elemente koji imaju sli¢an atomski broj, odnosno malu razliku
1izmedu medusobnih atomskih brojeva jer je tada 1 njihova diferencijacija teza 1 na snimkama
se javlja ve¢i Sum. Primjerice, na CT snimkama moze biti teSko razlikovati malu nakupinu
zeljeza (Z =26) od kalcija (Z=20) [11]. Zato se, u svrhu primjene vise od jednog kontrastnog
sredstva tijekom jedne pretrage, istrazuju oni elementi koji imaju vecu razliku atomskih
brojeva 1 ve¢u energiju [72]. Neka od prvih istraZzivanja na ovu temu su pokazala mogucénost
simultanog koristenja joda i gadolinija te joda i zlata. Metoda oslikavanja viSe kontrastnih
sredstava se opcenito naziva razgradnja materijala (engl. Material Decomposition) ili

spektralno oslikavanje [11].

Slika 21. Prikaz kemijskog sastava bubreznih kamenaca pomocu PCD detektora i VRT rekonstrukcije

Izvor: https://www.ncbi.nlm.nih.gov/pmc/articles/PMC6542627/bin/rg.2019180115.figl 3c.ipg
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Kao s§to je ve¢ receno, spektralno oslikavanje je korisno kod otkrivanja smjestaja i
sastava bubreznih kamenaca, ali svoju primjenu nalazi i kod sluc¢ajnog otkrivanja bubreznih
masa, bilo benignih ili malignih. Prije napretka CT oslikavanja do danasnje razine bubrezni
karcinomi su se otkrivali u ve¢ uznapredovanoj fazi, kad su se javljali i karakteristi¢ni
simptomi poput hematurije i bolova, a masa je ve¢ bila palpabilna. Medutim, danas se ve¢ina
bubreZnih karcinoma otkriva kao slu€ajan nalaz, a uz odgovarajuci protokol CT moze ¢ak 1
razlikovati benigne od malignih lezija. Karakteristika maligne promjene je pojaCana
inbibicija kontrastnim sredstvom radi prokrvljenosti maligne mase, a pomocu tehnologije
spektralnog oslikavanja moguce je uociti promjene u kontrastnosti od samo 10 HU [70]. Na
slican nac¢in pomocu PCD detektora se mogu kao slucajan nalaz prepoznati 1 maligne lezije

na nadbubreznim zlijezdama, jetri 1 gusteraci [73].

Upotreba vise kontrastnih sredstava istovremeno se moze koristiti za proucavanje vise
patoloSkih procesa u tijelu koji istovremeno nakupljaju razli¢ita kontrastna sredstva. Ti
kontrasti se mogu primjenjivati razli¢itim fizioloskim putevima te u razli¢itim vremenskim
intervalima [11]. Primjerice, istrazivaci su evaluirali viSefazno snimanje jetre s viSestrukim
kontrastnim sredstvima na bazi joda i gadolinija. Vazno je napomenuti i da je za ovakva
snimanja potrebno razviti 1 posebne protokole na CT uredajima [74]. Jod i gadolinij su se
takoder koristili u istraZzivanju CT kolonografije, odnosno za bolju diferencijaciju lumena
debelog crijeva i polipa [75]. Istrazivaci idu i korak dalje te pokuSavaju koristiti ¢ak tri
kontrastna sredstva u istoj pretrazi — jod, gadolinij 1 bizmut [76, 77]. Metode spektralnog
oslikavanja imaju 1 svoje nedostatke, primjerice pove¢an Sum na slikama. To se mozZe
kompenzirati u fazi postprocessinga te se Sum potiskuje dodatnom regulacijom na snimkama
[78, 79]. Sto se ti¢e udinkovitosti doze zraenja kod spektralnog oslikavanja, postavlja se
pitanje mogucnosti smanjenja doze zracenja koriStenjem oslikavanja u jednom aktu u odnosu
na uobicajeno visefazno oslikavanje [11]. Nedavno istrazivanje ¢ak pokazuje da je snimanje
kakvo se danas klini¢ki primjenjuje, odnosno viSefazno snimanje (arterijska i venska faza)
nakon jednog bolusa jodnog kontrastnog sredstva dozno ucinkovitije u usporedbi sa
skeniranjem u jednom aktu nakon iniciranja dvostrukog kontrasta. Kod oslikavanja vise

kontrastnih sredstava istovremeno, moze do¢i do povecanja Suma na snimkama, a samim
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time 1 do povecanja doze zrac¢enja koju primi pacijent [80]. JoS jedan nedostatak oslikavanja
s viSe kontrastnih sredstava je zabrinutost zbog veée toksi¢nosti koju moze izazvati veca
inicirana koli¢ina kontrasta [11]. Tehnike koje su u procesu istrazivanja, a za koje
znanstvenici vjeruju da imaju veliki potencijal su 1 oslikavanje bazena krvi pomocu
nanocestica 1 ciljano multifazno oslikavanje s vise kontrastnih sredstava. No, bit ¢e potrebno
odredeno vrijeme kako bi ove obecavajuce metode bile uvedene u procese klinicke prakse

[14].

3.4. ARTEFAKTI

Jo§ jedna prednost koja se istice kod PCD detektora je smanjenje artefakata na
snimkama, a posebice artefakata pruga, otvrdnjavanja snopa, artefakata nastalih od metalnog
tijela u organizmu ili artefakata ,,cvjetanja“ kalcija [31]. I kod pacijenata s povecanom
tjelesnom tezinom PCD detektor nudi razne prednosti, odnosno uklanja artefakte s dijelova
slike s visokom atenuacijom 1 uklanja elektronicki Sum [81]. Uklanjanjem Suma se
eliminiraju 1 artefakti na snimkama [77]. Na Slici 22. je prikazana usporedba artefakata pruga
koji nastaju uslijed poveéanog Suma na snimkama. MoZe se uociti znacajna razlika u
ocrtavanju artefakata, ali i na snimci nastaloj pomoc¢u PCD detektora se ipak uocavaju pruge
koje su posljedica rendgenskih zraka koje prolaze duz aksijalne ravnine pacijentovog tijela.
Kod PCD detektora se koriste odredeni mehanizmi smanjenja pruga na snimkama, kao $to
su modulacija struje na cijevi ili tzv. viSedimenzionalno filtriranje [69]. Istrazivanje je
pokazalo da visokoenergetske snimke opéenito pokazuju manje artefakata otvrdnjavanja
snopa u usporedbi s niskoenergetskim snimkama i1 s onima nastalim pomoc¢u EID detektora
[57]. Metalni artefakti su jako ¢esti na CT snimkama neovisno o vrsti detektora, a uzrokuju
artefakte kroz nekoliko mehanizama djelovanja. Eliminiranje metalnih artefakata ovisi
najvise o vrsti metala. Primjerice, zlato i Ziva apsorbiraju gotovo sve fotone s kojima se nadu
u kontaktu te je zato potreban poseban softverski alat kako bi se uklonila svijetla podruc¢ja na
snimkama uzrokovana ovom pojavom. [ artefakti nastali lakim metalima zahtijevaju
softversko rjeSenje. Nadalje, titan najcesce stvara artefakt otvrdnjavanja snopa koji zahtijeva

drugacije mehanizme eliminacije s kona¢ne snimke te odgovaraju¢e hardversko rjesenje
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[69]. Smanjenje metalnih artefakata se najbolje moze posti¢i snimanjem visokoenergetskih
snimki i koriStenjem kositrenog filtra za oblikovanje snopa zracenja ili koriStenjem odredenih

tehnika rekonstrukcije [81, 82].

Slika 22. Usporedba artefakata pruga uzrokovanih Sumom na slici nastaloj s EID (lijevo) i PCD

(desno) detektorom pri 20 mAs

Izvor: https://www.ncbi.nlm.nih.gov/pmc/articles/PMC8409241/bin/nihms-1720806-f0004.]

Tzv. cvjetanje kalcija je artefakt koji se Cesto javlja kod snimki kardiovaskularnog
sustava, a glavni razlog ove pojave je nedostatna prostorna rezolucija. Ovaj artefakt se
posebno istice kod snimanja manjih krvnih Zila, primjerice koronarnih krvnih Zila, te kod
struktura koje su ispunjene jodnim kontrastnim sredstvom ili je prisutan stent. Tada je
radiologu otezano razlikovanje kontrasta u lumenu krvne Zile od stijenke krvne zile. Tada se
kalcificirani plakovi ili stentovi na snimci doimaju ve¢ima nego $to u stvarnosti jesu, a to za
posljedicu moze imati Cak i1 neprikladno lije¢enje pacijenta [31]. PCD detektori znatno
poboljSavaju vidljivost struktura i uklanjaju artefakt cvjetanja zbog svoje visoke prostorne
rezolucije 1 manje velicine voksela. Na Slici 23. je vidljiv prikaz snimke donjeg ekstremiteta
pacijenta s dijagnozom periferne arterijske bolesti. Na slici lijevo je vidljiva snimka nastala
pomocu EID detektora, a na slici desno pomoc¢u PCD detektora te se uocava znacajno bolja

vizualizacija kalcificiranog plaka [83]. Artefakti cvjetanja kalcija se mogu smanjiti i
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povecanjem energije rendgenskih zraka te koriStenjem visokoenergetske rekonstrukcije slike
[81]. Takoder, kalcij se moze dodatno ukloniti sa snimke pomodu metode razgradnje
materijala, o kojoj se govorilo u poglavlju o kontrastnim sredstvima. Tako se dolazi do to¢nije

procjene stenoze lumena krvne Zile [84].

Slika 23. Usporedba prikaza kalcificiranog plaka pomocu EID (lijevo) i PCD (desno) detektora

Izvor: https://www.ncbi.nlm.nih.gov/pmc/articles/PMC9434736/bin/kjr-23-854-2012.ipg

Artefakt otvrdnjavanja snopa se najcesce javlja kao pojava tamnih podrucja, odnosno
pruga na snimkama uz objekte s visokom atenuacijom, kao $to su kortikalna kost ili metalni
implantati [14, 69]. Artefakt otvrdnjavanja snopa se najceS¢e javlja kod snimanja glave,
odnosno lubanje zbog prisutnosti guste kosti 1 velikog broja kostiju [69]. Ta pojava tamnijih
podruc¢ja uzrokuje netocnost CT broja mekih tkiva i nepravilan izgled snimke. Naziv
»otvrdnjavanje snopa“ se koristi jer su ovi artefakti zapravo uzrokovani pomicanjem energija
upadnih fotona prema viSim energetskim pragovima uslijed razli¢ite atenuacije fotona visoke
1 niske energije [14]. Kao §to je ve¢ receno, snimke nastale u visokoenergetskoj akviziciji su
otpornije na artefakt otvrdnjavanja snopa nego snimke nastale niskoenergetskom
akvizicijom. Takoder, pojavljuje se 1 manji broj artefakata cvjetanja kalcija [22, 57].
Medutim, koriStenje fotona visoke energije sa ciljem smanjenja otvrdnjavanja snopa donosi

i neke nedostatke, kao $to je povecanje Suma na snimci, $to posljedi¢no uzrokuje smanjenje
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ucinkovitosti doze zracenja. U svrhu poboljsanja u¢inkovitosti doze se koriste kositreni filtri
[14]. Ovi filtri za ocvrséivanje snopa mogu dodatno eliminirati fotone niske energije i tako
minimalizirati artefakt otvrdnjavanja snopa. Jo§ jedna ucinkovita metoda uklanjanja ovih
artefakata je 1 proces razgradnje materijala [69]. Na Slici 24. prikazana je razlika u prikazu
metalnih artefakata pomoc¢u EID detektora te pomoc¢u PCD detektora uz kositreni filtar [82].
Oslikavanje fotonima visoke energije i koriStenje filtra ipak ne mogu u potpunosti eliminirati
artefakte otvrdnjavanja snopa i one nastale metalnim objektima u tijelu, ali ih znatno

umanjuju u usporedbi s EID detektorom [14].

v Al s‘“*‘-‘u L -

Slika 24. Prikaz metalnih artefakata snimljenih EID (lijevo) i PCD (desno) detektorom uz koriStenje
kositrenog filtra

Izvor: https://www.ncbi.nlm.nih.gov/pmc/articles/PMC8409241/bin/nihms-1720806-f0003.jpg

3.5. PREDNOSTI I NEDOSTACI CT DETEKTORA S
BROJACEM FOTONA NAD DETEKTOROM S
INTEGRIRANJEM ENERGIJE

PCD detektori se susrecu s odredenim izazovima i preprekama u svom radu te za

odredene parametre znanstvenici 1 istrazivaci jo$ nisu dosli do pravog rjesenja [13]. Postoje
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odredena ograni¢enja PCD detektora za koje jos treba pronaéi optimalno rjeSenje da bi ovaj
detektor postigao svoj puni potencijal [ 14]. Tu pripadaju neka ograni¢enja neovisna o protoku
fotona, primjerice dijeljenje naboja i hvatanje naboja, te neki ucinci povezani s protokom
fotona, kao $to je nagomilavanje impulsa. Primjerice, kod gotovo svih PCD sustava se
pojavljuje tzv. nagomilavanje pulsa (engl. Pulse Pileup) i ono ovisi o brzini brojanja fotona
1 o mrtvom vremenu detektora. Kada do detektora dodu viSestruki impulsi, dolazi do pojave
nagomilavanja fotona te se tada ti impulsi registriraju kao jedan foton i automatski se gubi
glavna svrha ovog detektora, odnosno biljezenje svakog pojedinog fotona i njegove energije
[13]. Uslijed ove pojave dolazi i do pogreske u brzini brojanja, iskrivljenosti spektra te
smanjenja kvalitete slike [11]. U nekim slucajevima dolazi i do biljezenja energije vise
vrijednosti uslijed nagomilavanja pulsa, nego S$to energija pocetnog pulsa u stvari iznosi. Ta
se pojava naziva vr$no nakupljanje pulsa (engl. Peak Pulse Pileup) i uzrokuje izobli¢enja na
slici. Takoder, postoji i pojava koja se naziva dijeljenje naboja, koja isto utjece na rad
detektora i kvalitetu slike. Kada upadni foton bude detektiran PCD detektorom, unutar
materijala detektora se stvara oblak naboja. Taj oblak naboja, uslijed elektricnog polja unutar
detektora, nastoji do¢i do odgovarajuce anode i1 dosti¢i svoj odgovarajuéi energetski prag.
Uslijed tog procesa se moze dogoditi da se oblak naboja podijeli te bude detektiran od strane
2 ili vise anoda, a njegova energija se detektira kao niza nego Sto zapravo jest, odnosno foton
se detektira 2 puta, oba puta s o¢itanom pogreSnom vrijednosti energije [13, 69]. Ta pojava
takoder uzrokuje izoblicenja na slici, a ovisi o materijalu senzora i o veli€ini piksela [11, 13].
Sto je veli¢ina piksela manja, vjerojatnost dijeljenja naboja je veéa, a posebno kod CdTe
senzora kada je veli¢ina piksela manja od 1 mm? [11]. Do gubitka energije dolazi i kod
Comptonovog rasprsenja, odnosno foton X-zrake bude rasprSen u materijalu detektora, t;.
mijenja smjer i gubi dio energije. I u tom sluc¢aju anoda PCD detektora biljeZi nizu vrijednost
upadne energije [13]. Sve navedene pojave dovode do degradacije prostorne rezolucije i
snizavanja vrijednosti odredenih performansi detektora. Takoder, dolazi i do ograni¢enja
FOV-a, ali ta se prepreka moze lako prevladati pove¢anjem broja detektorskih jedinica na
samom detektoru [14]. Predmet brojnih istrazivanja su upravo mehanizmi smanjenja ili

eliminacije gomilanja i dijeljenja naboja [85].
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Sto se opéenito ti¢e rasprienog zradenja, PCD detektor se susreée s odredenim
izazovima. Signal rasprSenog zra¢enja dovodi do iskrivljenja spektra energije koji se oitava
te prevladavaju niZe energije i visa koli¢ina Suma. To ponajvise utjeCe na proces razgradnje
materijala, odnosno na prikaz kontrastnih sredstava [11]. Primjerice, koli¢ina rasprSenog
zracenja od svega 3,5% znacajno utjece na proces kvantifikacije joda koji je prikazan na
snimci [86]. Necistoce i1 defekti na reSetki detektora takoder utjecu na oc¢itavanje signala tako
da upadne energije prikazuju nizima od stvarnih vrijednosti. Problemi koji se javljaju nakon
dugorocnog izlaganja PCD detektora visokom intenzitetu ionizirajueg zracenja su
polarizacija i pouzdanost CdTe senzora te onih koji sadrze cink, odnosno moze do¢i do
smanjenja brzine brojanja i smanjenja u¢inkovitosti samog detektora [13]. Visoki protoci
fotona nakon nekog vremena stvaraju zasi¢enje koje ograni¢ava brzinu brojanja i
ucinkovitost samog detektora [87-89]. Svi navedeni ucinci zajedno dovode do netocne
kvantifikacije energije, odnosno to rezultira premalom ili prevelikom koli¢inom energije koja
se izraCunava uslijed upada fotona X-zraka na detektor. Takoder, navedeni dogadaji mogu

degradirati prostornu rezoluciju, $to najviSe ovisi o materijalu detektora i veli¢ini piksela

[11].

Problem koji se Cesto javlja kod PCD detektora, a znacajno utjece na kvalitetu slike je
pojava Suma na snimkama [ 14]. Kao §to je ranije navedeno, Sum na slikama se mozZe javljati
uslijed smanjenog broja detektiranih fotona [70]. Sum se javlja i kod UHR nadina rada jer je
smanjen FOV te je ponovno manji broj detektiranih fotona [34]. Istrazivaci su razvili razliCite
algoritme kao odgovor na povecanje razine Suma na snimkama. U tu skupinu pripadaju
iterativne rekonstrukcije slike [90-92]. Iterativne rekonstrukcije slike ukljucuju odredene
fizikalne 1 statistiCke modele za PCD mjerenja koji omogucuju stvaranje CT snimke s niskim
razinama Suma te smanjuju distorziju i ostale artefakte [93-96]. Takoder, navedeni algoritmi

su razvijeni za smanjenje Suma uz ocuvanje prostorne rezolucije [14].

Uzimajuéi u obzir sve navedeno, zakljuCuje se da izvedba ovih detektora moze biti
uvelike smanjenja zbog razliitih ucinaka, primjerice zbog ograniene brzine samog
detektora. Iako svestrana istrazivanja dovode do optimizacije PCD sustava, oni nikad ne

mogu biti savrSeni jer poboljSanje jednog parametra ¢esto dovodi do degradacije drugih
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parametara te je teSko posti¢i funkcioniranje svih parametara na najbolji moguéi nacin
istovremeno. Sve navedene mogucée nedostatke ovog detektora treba uzeti u obzir kod
procesa dizajna detektora, no navedena ogranicenja su vezana uz primjenu ovih detektora u
CT snimanjima radi vece doze zracenja i ve¢eg obujma rada, ali CdTe senzori 1 senzori sa
cinkom su se u klini¢koj praksi ve¢ pokazali vrlo dobri i dugoro¢ni kod primjene u
denzitometriji. PCD detektori su testirani 1 u nuklearnoj medicini, odnosno kod PET i SPECT
sustava, ali njihova primjena kod rendgenskog uredaja i CT-a je otezana jer je brzina dotoka
fotona znatno veca pa je potreban niz prilagodbi znaajki detektora [13]. Energetska
osjetljivost za prepoznavanje jednog fotona je kod PET sustava postignuta ve¢ davno, ali kod

CT sustava broj fotona u 1 sekundi moze dosegnuti i milijardu fotona po mm? [69].

Prvenstveno PCD detektori imaju veci potencijal detekcije energije jer elektrone
oslobodene rendgenskim zrakama detektira izravno anoda, dok EID detektori rade na
principu scintilacije te se dio energije gubi rasprSenjem u scintilatoru dok se ne registrira
pomocu fotodioda. Takoder, zbog odvajanja energetskih pragova, PCD detektori stvaraju nizi
Sum na slici te imaju povoljniji odnos signala i Suma, SNR (engl. Signal to Noise Ratio).
Samim time se povecava ucinkovitost doze i posljedicno smanjuje doza zracenja koju primi
pacijent. To otvara Siroku lepezu pretraga za koje je korisno niskodozno snimanje, a posebice
za pedijatrijske bolesnike i pacijente s povecanom tjelesnom tezinom te screening metode za
razne karcinome [3]. PCD detektorom se postiZze i bolja prostorna rezolucija zbog manje
velic¢ine piksela te se omogucéuje ostriji prikaz patoloskih promjena, prvenstveno u
oslikavanju pluca 1 kosti [3, 28]. PoboljSanju prostorne rezolucije doprinosi 1 nedostatak
optickih pregrada izmedu pojedinih detektorskih jedinica [97]. PCD detektori u svom radu
ne koriste ni reSetku za smanjenje rasprSenog zracenja, koja bi kod ovih detektora utjecala na
smanjenje geometrijske razlucivosti [11]. Ovi detektori su u moguénosti i uvelike smanjiti
artefakte na snimkama te utjecati na povecanje kontrastne rezolucije 1 bolje oslikavanje
kontrastnih sredstava [3, 98]. Dolazi i do znatnog smanjenja artefakata pokreta, primjerice
srcane akcije [4]. PCD detektori imaju i povecanu ucinkovitost detekcije, DQE (engl.
Detective Quantum Efficiency), odnosno broj izmedu 0 i 1 kojim se izrazava ucinkovitost

doze u odnosu na idealni detektor zracenja koji hipotetski ima maksimalnu ucinkovitost
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apsorpcije fotona zracenja i savrSenu prostornu rezoluciju [97, 99]. DQE se sve ¢esce koristi
kao relevantan parametar u usporedbi EID i PCD detektora [11]. DQE kod PCD detektora
najvise ovisi o dizajnu detektora, odnosno o atomskom broju kemijskog elementa 1 debljini
poluvodickog sloja kroz kojeg prolaze upadni fotoni zracenja. Povoljniji DQE pozitivno
utjeCe 1 na poboljSanje kontrastne rezolucije slike [97]. Kod PCD detektora istice se i
poboljsan CNR, primjerice kod prikaza jodnog kontrastnog sredstva i kalcija u krvnim zilama
te opcenito kod prikaza abdomena, plu¢nih nodula te u diferencijaciji sive i bijele tvari u
mozgu [11, 51, 100]. Takoder, PCD detektori pruzaju bolje spektralne informacije od EID
detektora u DSCT sustavu [11]. Tada se smanjuje i Sum na slikama bez kontrasta za 29% na
PCD sustavu te na slikama s jodnim kontrastom za 43% [101]. Istrazivanja su pokazala i da
pri niskoj dozi zracenja PCD detektori stvaraju manje artefakata na slikama za razliku od
EID detektora [102]. S druge strane, EID detektori bolje podnose visoke doze zracenja, dok
PCD detektori pri visokim dozama i brzinama protoka fotona stvaraju tzv. nagomilavanje
impulsa 1 moguce artefakte [11]. U Tablici 1. sistematizirane su razlike izmedu PCD 1 EID

detektora [14].

Tablica 1. Sistematizacija najznacajnijih razlika izmedu PCD i EID detektora

Izvor: [14]

Svojstva i karakteristike

detektora EID PCD

Kadmijev telurid, kadmijev
cink telurid, silicij, galijev
arsenid

Materijal od kojeg je graden | Kadmijev tungstat, gadolinijev
detektor oksid, gadolinijev oksisulfid

Integracija energije sastavljena od

2 procesa detekcije (konverzija X-

Mehanizam detekcije zraka u vidljivu svjetlost te

konverzija svjetlosti u elektri¢ni
signal)

Direktna konverzija X-zraka
u elektriéni signal
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Spektralne moguénosti

Nema spektralnih moguénosti

Fotoni se broje i grupiraju u
digitalnim broja¢ima prema
odredenim energetskim
pragovima

Prostorna rezolucija

Manja veli¢ina piksela je dozno
neucinkovita zbog septa izmedu
pojedinih piksela

Znatno manje veli¢ine
piksela su moguce jer septe
izmedu pojedinih piksela
nisu potrebne

Elektroni¢ki Sum

Znacajan na low-dose snimkama 1
snimkama pacijenata s ve¢com
tjelesnom tezinom

Moze se ukloniti iz skupine
detektiranih fotona
postavljajuci odredeni
energetski prag

Smanjenje artefakata
otvrdnjavanja snopa 1
metalnih artefakata

Algoritmi za smanjenje artefakata
sluze ublazavanju artefakata na
snimci

Algoritmi za smanjenje
artefakata sluze potpunom
uklanjanju preostalih
artefakata

Viseenergetsko oslikavanje

Zahtijeva dual-source uredaj (dva
razli¢ita potencijala cijevi, dvije
akvizicije, dvostruke filtre)

Moguce je s uredajem koji
ima jednu cijev, jedan
detektor, provodeci jednu
akviziciju

3.6.

BUDUCI RAZVOJ DETEKTORA S BROJACEM FOTONA

Tehnicke moguénosti PCD detektora se i dalje nastavljaju poboljsavati te se postavlja

pitanje kako novi sustavi mogu poboljsati ve¢ postojece aplikacije ovog detektora u klinickoj

praksi ili stvoriti neke nove protokole oslikavanja [69]. Kao i u ve€ini grana radiologije,

implementacija umjetne inteligencije se istrazuje i u podru¢ju uporabe PCD detektora, to¢nije

za korekciju njegovih parametara. Kao metode ucenja, koje su neophodne za poboljsanje

algoritama umjetne inteligencije, ne moraju se koristiti klasicne metode, ve¢ je moguce

primijeniti odredene nacine mjerenja parametara objekta koji je snimljen ovim detektorom.

Medutim, istraZzuju se i metode uc¢enja pomoc¢u neuronskih mreza i strojnog ucenja [103-
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106]. Unato¢ naprednim algoritmima, koli¢ina podataka koju proizvode ovi detektori ipak

moze biti izazov za pristupe umjetne inteligencije [107].
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4. ZAKLJUCAK

Tehnologija detektora s brojacem fotona je dio modernog CT oslikavanja joS u procesu
istrazivanja, ali u usporedbi s detektorom s integriranjem energije nudi brojne prednosti u
akviziciji dijagnostickih i intervencijskih procedura. Klju¢ne karakteristike koje izdvajaju
ovu tehnologiju od konvencionalne su prvenstveno fizika interakcije fotona s materijalom
detektora te izravna pretvorba rendgenskih zraka u elektri¢ni impuls. Visoke vrijednosti
prostorne rezolucije, smanjenje Suma na snimkama te povecana ucinkovitost doze uz
smanjenje doze zraCenja su oni parametri koji dovode ovu tehnologiju pred vrata
implementacije u svakodnevnu klini¢ku praksu. Taj ¢e proces biti dugotrajan, no dovesti ¢e
modalitet CT oslikavanja u novu eru. Izradeni su brojni prototipovi CT uredaja s detektorom
s brojaCem fotona za simulaciju 1 istrazivanje snimanja na fantomima, Zivotinjama i
preminulim pacijentima, a kasnije i za in vivo oslikavanja dobrovoljaca. Glavno ogranicenje
komercijalizacije ove tehnologije bit ¢e i nemogucénost proizvodnje ovih detektora po
pristupacnoj cijeni. Medutim, znanstvenici koji konstantno dolaze do novih prakti¢nih 1
time i radioloSkim tehnolozima diljem svijeta. Uz blisku suradnju radioloSkih tehnologa,
radiologa i fiziara bit ¢e mogucée optimizirati parametre snimanja prilagodeno savkom

dijagnostickom zadatku.
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