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SOUHRN

Sukupova L. Klinické CT a cone-beam CT

Prehledové sdéleni se zabyva porovnanim
dvou zobrazovacich modalit - klinickym
CT a cone-beam CT. Tyto modality jsou zde
popsany z hlediska zptsobu nabéru dat, re-
konstrukce obrazu a kvality obrazu spoleéné
se souvisejicimi artefakty. Soudasti sdéleni je
i detailni popis detekénich mechanismt.
Kli¢ova slova: artefakty, cone-beam CT,
klinické CT, kvalita obrazu, rekonstrukce

SUMMARY

Stikupova L. Clinical CT and cone-beam
CT

The article deals with a comparison and as-
sessment of imgaing performed by the cli-
nical CT and cone-beam CT. These imaging
modalities are desribed, mainly as reagrds
image acquisition, image reconstruction,
and image quality with related artifacts.
A comprehensive description of detection
mechanisms is a part of the article.

obrazu.

Konflikt z&jma: Zadny.

uvoD

Pro interven¢ni vykony v radiologii i kardiologii jsou vyuzi-
vany angiografické rentgenové (rtg) systémy, popiipadé rtg
systémy s C-rameny, které patti mezi dvojrozmérné (2D) zob-
razovaci techniky. Pfi zobrazeni témito technikami je vy$etto-
vany trojrozmérny (3D) objekt projekovan do 2D obrazu. To
je i ptipad standardné pouzivanych médua - skiaskopického,
kino modu i digitalni subtrakéni angiografie (DSA). To pred-
stavuje zna¢nou nevyhodu téchto zobrazeni, nebot manipula-
ce s instrumentariem v 3D strukturach pacienta je obtiznéjsi.
To se projevuje zejména u vykontl v cévnim fecisti, mezi které
patti napriklad zavadéni stentd nebo stentgraftti, embolizace
ajiné (1), kdy muze dojit ke komplikacim, jako je napt. ruptu-
ra tepny piilé¢bé aneurysmatu.

V nékterych pripadech je proto pro lepsi zhodnoceni ana-
tomie zajmovych struktur provedeno pred danym intervenc-
nim vykonem vySetfeni vypocetni tomografii (CT). Pravé
pozadavek na leps$i zobrazeni 3D anatomickych struktur, a to
jak pred vykonem, tak i v pribéhu samotného vykonu, vedl
k tomu, Ze byl u angiografickych systémi zaveden novy méd
zobrazeni, a to tzv. cone-beam CT (CBCT). Nékdy mtize byt
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naopak pti CT-interven¢nich vykonech (intervenéni vykony
navadéné pod CT-kontrolou) pozadovano real-timové zobra-
zeni, které neni na CT systémech bézné dostupné. CT pristro-
je je véak mozné i dodate¢né vybavit tzv. médem CT-skiasko-
pie, ktery umoznuje real-timové sledovani.

Jak vyplyva z ndzvu médu CBCT, jedna se o zobrazeni, kte-
ré je svym nabérem dat podobné nabéru dat u CT, tj., primar-
né je provadén nabér dat v axidlni roviné stejné jako u sek-
venéniho médu na CT (1).

V literature se pro CBCT pouziva nékolik nazvi, napt. co-
ne-beam volume CT, volume-CT, angiografické CT nebo flat
panel detektor CT, nékdy je mozné se setkat také s ndzvem
rota¢éni angiografie. V8echny tyto nazvy vyjadfuji stejny typ
zobrazovaci modality, a to CBCT. V soucasné dobé jsou ko-
meréné dostupné pouze CBCT s flat panel detektory (1).

Prvni CBCT rekonstrukce dat predstavovala 3D DSA
a byla ziskdna priblizné pred 20 lety. Kratce na to byla ziska-
na i 3D angiografie bez subtrakce, jejiz vyhodou ve srovnani
s DSA je absence artefaktd $patné registrace obrazu masky
a obrazu s kontrastni latkou.
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Obr. 1. Tvar rtg svazkii pro zesilovac obrazu, flat panel detektor a CT-detektor
Fig. 1. Shapes of the X-ray beam for image intensifier, flat panel detector and CT-detector

Obr. 2. Pozice detektorii vzhledem k pacientovi pro CBCT a pro klinické CT (upraven dle www.medicalradiation.com - poskytovatelem je firma

Siemens Healthcare)

Fig. 2. Position of detectors regarding the patient position for CBCT and clinical CT (www.medicalradiation.com - Siemens Healthcare)

Prvni 3D rekonstrukce byly provadény na systémech se
zesilova¢em obrazu (2). Distorze obrazu a velmi omezeny
dynamicky rozsah zesilovace obrazu byly hlavnimi davody,
pro¢ se 3D rekonstrukce pouzivala pouze u vysokokontrast-
nich objektt a nebyla pouzitelna pro rozli$eni mékkych tkani
(2). Zesilovacde obrazu byly v prubéhu vyvoje CBCT nahra-
zeny digitalnimi detektory, konkrétné se jednalo o flat panel
detektory. Pravé pokrok v detekéni technologii a velky rozvoj
v post-processingu umoznil dal$i rozvoj a zdokonaleni CBCT.

CBCT je soucasti novéjsich angiografickych systému umis-
ténych na salech interven¢ni radiologie nebo kardiologie.
Standardné se jedna o angiograficky systém s C-ramenem,
na kterém jsou protilehle umistény rentgenova lampa a flat
panel detektor.

CBCT lze pouzit v neuroradiologii pro detekci intrakra-
nialnich krvaceni, intrakranidlnich aneurysmat, pro zobra-
zeni endoleaku po implantaci stentgraftu, pfi spindlnich in-
tervencich, ortopedickych operacich, pti radiofrekvenénich
ablacich tumord, pfi embolizacich tumort atd. Jednozna¢né
nejvétsi pouziti CBCT v praxi je vSak spojeno hlavné s radi-
oterapii, kdy se CBCT pouziva pro korekci pozice pacienta
pti radioterapeutickém ozarovani, a dile pak se zobrazova-
nim v dentalni a maxilo-facialni chirurgii. Pravé zobrazovani
v dentélni chirurgii vedlo k instalaci stovek CBCT skenerti
do ambulanci po celé Evropé, ackoliv lepsi kvality obrazu
s niz$i davkou lze dosdhnout na klinickém CT (2).

TVAR RENTGENOVEHO SVAZKU

Tvar rtg svazku zavisi na prekolimaci svazku. V pripadé ze-
silovace obrazu ma rtg svazek tvar kuzele (cone-beam). Je-li
detektor obdélnikovy nebo ¢tvercovy, coz je pripad flat panel
detektort pouzivanych pro CBCT, pak je tvar svazku pyrami-
dovy. U klinického CT je svazek ve tvaru zkreslené pyramidy,
protoze detektory jsou poskladany do oblouku. CT-detektor
1ze povazovat ve srovnani s flat panel detektorem za 1D detek-
tor, protoze plocha detekénich elementt je ve sméru tloustky
fezu ve srovnani s flat panel detektorem velmi mala. Flat pa-

nel detektor je povazovan za 2D detektor. Ukdzka tvart rtg
svazku pro zesilovac obrazu, flat panel detektor a klinicky CT-
-detektor je uvedena na obrazku 1. Ukazka pozice detektort
vzhledem k pacientovi pro CBCT a pro klinické CT je uvede-
na na obrazku 2.

Jak je mozné vidét na obrazku 1, tvar rtg svazku je kuzelovy
pouze pro zesilova¢ obrazu. Pfesto se nazvoslovi cone-beam vzi-
lo i pro rtg svazek u flat panel detektorti. Mluvi-li se v soucasné
dobé o CBCT, pak je tim myslen angiograficky systém s flat panel
detektorem, ktery umoziuje 3D rekonstrukci obrazu, podobné
jako umoznuje klinické CT. Rtg svazek u CT se oznacuje jako vé-
jifovy (fan-beam), ackoliv s narustajicim poc¢tem fad detektort
unovych CT se také za¢ind nazyvat cone-beam.

NABER DAT A REKONSTRUKCE OBRAZU

Jednou z velkych odlisnosti CBCT a klinického CT je zptisob
nabéru dat. Jak bylo zminéno vyse, je CBCT pojmenovano
podle tvaru rtg svazku, ktery je témét kuzelovy. CBCT umoz-
nuje diky velké plose detektoru volumetricky nabér dat, kdy
nejsou nabirana data pro jednotlivé fezy jako u klinického CT,
ale jsou nabirdna data ve formé ,,$palku®

Nébér dat je u CBCT proveden v prubéhu jedné, a to jesté
neuplné rotace. Rotace je obvykle o néco vice nez 180°, ¢as-
to cca 200°. Podle toho, z jakého thlu je proveden nabér dat,
a tedy které organy jsou v blizkosti vstupu rtg svazku do téla,
se odviji i vysledna davka pacientovi (napt. pii skenu lebky
lze $ettit oci spravnou volbou rotace). U CBCT je signal de-
tekovan relativné velkym 2D detektorem, tzv. flat panel detek-
torem. Na klinickém CT jsou data nabirana ve vice rotacich
a signal je detekovan nékolika 1D detektory ve formé rezt.

U CBCT je signél detekovan flat panel detektorem o rozmeé-
rech az 40 x 40 cm. Tento detektor umoznuje zrekonstruovat
objem 25 x 25 x 18 cm, pro néhoz jsou data nabréna v prabé-
hu jedné netplné rotace rentgenky. Nabér dat na CBCT trva
3-20 s. Po tuto dobu musi pacient zadrzet dech.

CT-detektory umoznuji provést diky velkému poctu rad
detektort nabér dat az pro 320 rezli soudasné, a pokryt tak
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usek téla o délce az 16 cm. Nabér dat je i pro vétsi oblast
podstatné rychlejsi a nékdy je postacujici i jedna rotace rent-
genky (u modernich CT miuze byt doba rotace pouze 0,3 s)
(3). Ptestoze je u klinického CT nabér dat vétsinou proveden
v prubéhu vice rotaci rentgenky, je ndbér véech dat podstatné
kratsi nez je nabér dat u CBCT, coz vyznamné redukuje pohy-
bové artefakty (1).

Pro rekonstrukei dat vyuziva klinické CT filtrovanou zpét-
nou projekei, poptipadé iterativni rekonstrukci. U CBCT se
kvtli jinému zpasobu nabéru dat pouzivd jiny typ filtrované
zpétné projekce, a to Feldkamp rekonstrukee (1, 4). Feldkamp
rekonstrukce predstavuje skute¢nou volumetrickou filtrova-
nou zpétnou projekci ve sméru pivodniho rtg svazku, kdy
je svazek projekovan zpét do nékolika fezt a nikoliv pouze
do jednoho, jako je tomu u klinického CT. Obecné plati, ze
rekonstrukéni jadra (kernely) jsou kompromisem mezi pro-
storovym rozliSenim a $umem v obraze (4).

U CBCT je kvalita rekonstrukce ovlivnéna velikosti roze-
vieni svazku, tj., jak velky objem je skenovan ve sméru osy Z.
Uhel rozevieni se u CBCT pohybuje v rozmezi 0-20°, zatimco
u klinickych CT s 64 fadami detektori v rozmezi 2-4°. Cim
dale je rekonstruovana rovina od centralni roviny (vzdalenost
od centralni roviny souvisi i s velikosti rozevteni rtg svazku),
tim vice artefaktt vznika v této roviné pri rekonstrukei. Nej-
lepsi kvalita obrazu tedy odpovida centralni roviné ve sméru
osy Z, naopak nejhor$i rovindm perifernim. Kvalita obrazu
pro danou rovinu je funkei vzdéalenosti této roviny od cent-
ralni roviny. (2)

POPIS DETEKTORU A ZPUSOBU
DETEKCE ZARENI

Flat panel detektor je plochy detektor, nékdy oznacovany jako
velkoformatovy (5). Vyrabi se v rozmérech pfislusnych pro
dané pouziti. Pro oblast miniinvazivni kardiologie mé detek-
tor ¢tvercovy tvar o strané cca 22-25 cm, zatimco pro inter-
ven¢ni radiologii mé detektor obdélnikovy tvar o rozmérech
35 x 40 cm, pripadné taktéz ¢tvercovy tvar o rozmérech 40 x
40 cm.

Velkou odli$nosti flat panel detektorti od CT-detektort je
velikost detek¢niho elementu. U flat panel detektort se po-
hybuje velikost detek¢niho elementu mezi 0,1-0,2 mm (6).
Pro klinické CT-detektory je velikost detekéniho elementu
ve sméru podélné osy pacienta mezi 0,5-0,6 mm (7). CBCT
poskytuje na rozdil od CT izotropni rozliseni. Pfestoze je veli-
kost detekéniho elementu u flat panel detektorti mensi, a mél
by tedy poskytovat obraz s lep$im prostorovym rozliSenim,
ve skute¢nosti tomu tak neni. Je to z divodu pouziti scinti-
la¢ni vrstvy, kterd sama o sobé zhor$uje prostorové rozlise-
ni, a velkého rozptylu interagujicich fotont. Tento rozptyl je
u CBCT podstatné vétsi nez u CT-detektorti. Rozdil v rozpty-
lu je zptsoben rozdilnou stavbou detektort. Rtg foton u CT-
-detektoru projde pred dopadem na scintilaéni vrstvu pres
lamely protirozptylové miizky, kterd absorbuje rozptylené
fotony. U CT-detektort jsou lamely protirozptylové mtizky
umistény v souladu s detekénimi elementy, zatimco u flat de-
tektorti s protirozptylovou mfizkou tomu tak neni. U CT-de-
tektort jsou navic mezi detek¢nimi elementy odrazivé lame-
ly, které zamezuji priniku fotonti ze sousednich oblasti, tzv.
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cross-talk, kdy je signal z dané interakce rtg fotonu zazname-
néan i v sousednich elementech. Existuje nékolik moznosti, jak
korigovat degradaci obrazu rozptylem, napt. rtizné protiroz-
ptylové techniky, popt. softwarové korekce. U flat panel de-
tektoru omezuje cross-talk pouze jehlovita struktura krystalt
CsI, avsak velmi malo. Proto, i kdyz maji flat panel detektory
podstatné mensi velikost detekéniho elementu a zdalo by se,
ze budou mit lepsi prostorové rozliseni, tak pravé rozptyl fo-
tontl ve scintila¢ni vrstvé je faktor, ktery zna¢né redukuje toto
prostorové rozliseni (1, 4).

Flat panel detektory se déli na detektory s nepfimou a pii-
mou konverzi. Flat panel detektor s nepfimou konverzi vyuziva
pro transformaci rtg fotont na fotony viditelného svétla scinti-
la¢ni médium. To znamena, Ze na detekéni plochu dopadne rtg
foton, ktery se absorbuje ve scintila¢ni vrstvé. Energie ptvodni-
ho fotonu je pfeménéna na energii nékolika fotonti viditelného
svétla. Ty poté dopadaji na fotodiodu, na které je jejich energie
spotfebovana na uvolnéni elektront. Tyto elektrony predstavuji
vysledny signal, ktery je tmérny absorbované energii dopada-
jicich rtg fotonu. Jako scintila¢ni médium se pouzivaji krystaly
jodidu cesného CsI nebo gadolinium oxisulfid Gd,O,S. Scinti-
la¢ni material mtize byt nestrukturovany nebo strukturovany.
U nestrukturovaného scintilatoru dochézi k velkému rozpty-
lu fotont viditelného svétla, které jsou detekovany v mistech
odlignych od mista vzniku, ¢imz zhor$uji prostorové rozliseni.
Naopak u strukturovaného scintilétoru, ktery je tvoren dlouhy-
mi krystaly, jsou fotony viditelného svétla prenaseny lépe, ¢imz
se dosahuje lepsiho prostorového rozliseni. CsI krystaly mohou
byt relativné dlouhé (az 400 pm), ¢imz roste u¢innost absorpce
energie pfi zachovani relativné dobrého prostorového rozliseni.
Avsak ani prenos svétla podél krystalu neni uplné idealni a stéle
se zde projevuje ur¢itd degradace prostorového rozliseni (2, 5,
6).

Flat panel detektor s pfimou konverzi nepouzivd zadné
transformace rtg fotont. Rtg fotony dopadaji na polovodico-
vy material, ve kterém se diky dodané energii od rtg fotont
uvolni elektrony, které se pohybuji ke kladné nabité anodé,
kde predaji svou energii, a vytvori tak vysledny signal. Cel-
kova energie elektrontl je pritom umérna energii ptvodné in-
teragujicich rtg fotonu. Jako polovodi¢ovy material se pro své
vyborné absorp¢ni vlastnosti a vyborné prirozené prostorové
rozli$eni pouziva amorfni selen (a-Se) (5).

Klinické CT-detektory vyuzivaji nepfimé konverze, kdy
se pro konverzi energie fotond pouziva oxisulfid gadolinia
Gd,0,S, znamy pod oznacenim UFC (ultrafast ceramics) (8).
U rtg detektort s neptimou konverzi obecné plati, ze je tteba
mit co nejkratsi dobu dosvitu, aby doslo co nejrychleji k vy-
sviceni scintila¢ni vrstvy a mohlo zadit dalsi méfeni signalu.
Proces od absorpce rtg fotont az po vysviceni by proto mél
byt co nejkrat$i. Rddové se jedna o mikrosekundy. Scintila-
tor Gd,0,S umoziuje rychlé vysviceni, zatimco CsI ma dobu
vysviceni delsi. Obecné plati, ze doba vysviceni u CT-detek-
tord je podstatné kratsi nez u flat panel detektord, a proto
lze za jednotku ¢asu provést na CT-detektorech vice méteni.
Nicméné u flat panel detektort neni mozné provést tolik mé-
feni jako u CT-detektort ani technologicky. V dokumentu (9)
vyrobce uvadi, ze detektor s Gd,0,S dokaze provést az 1000
méfeni za sub-sekundovou rotaci rentgenky, tedy ptiblizné az
5000 snimki/s (fr/s). Autor studie (4) uvadi, ze u flat panel
detektorti Ize pti plném rozliseni dosdhnout rychlosti 15 fr/s,
pti polovi¢nim rozliSeni pak az 30 fr/s. Polovi¢niho rozliseni
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je dosazeno vyuzitim tzv. binning techniky, kdy jsou vidy dva
detekéni elementy naéitdny jako jeden, a je tak mozné na tkor
ztraty rozliSeni dosdhnout vyssi snimkovaci rychlosti (2, 4).

Utinnost absorpce energie je vlastnost detektoru, ktera
popisuje, s jakou tcinnosti se v detektoru absorbuje energie
dopadajicich rtg fotont. Tato udinnost je ovlivnéna tloust-
kou zeslabujici vrstvy, coz pro detektory s neptimou kon-
verzi predstavuje predev$im tloustku scintila¢ni vrstvy. Da-
le je ucinnost ovlivnéna soulinitelem zeslabujici vrstvy,
tedy efektivnim ¢islem materidlu scintilaéni vrstvy a ener-
gii dopadajicich fotonii (10). Scintilator Gd,0,S ma hustotu
7,4g - cm™, zatimco Csl pouze 4,5g - cm™, proto ma Gd,0_S
vy$$i absorpci. Navic Csl je u flat panel detektort vyrabén
s mensi tloustkou, nez je tloustka scintila¢ni vrstvy u CT-
-detektorti. Ve studii (4) autor uvadi, ze tloustka scintila¢ni
vrstvy u flat panel detektort je pouze okolo 0,6 mm, zatimco
u CT-detektort 1,4 mm. Soucasné autor uvadi, Ze po priicho-
du rtg svazku o maximaélni energii 120 keV zeslabujici vrstvou
vody (20 cm) se ve flat panel detektoru (CsI) absorbuje pouze
cca 50 % energie prochazejicich fotont (vztazeno k absorp-
ci v nekonecné tlustém detektoru), zatimco u CT-detektoru
(Gd,0,S) se absorbuje vice nez 90 % energie. Vybér scintilac-
niho materialu a tloustky scintila¢ni vrstvy je kompromisem
mezi Uc¢innosti absorpce a prostorovym rozlienim. Stejné
jako u dfive pouzivanych zesilujicich folii plati, ze ¢im je
tloustka scintila¢ni vrstvy vétsi, tim horsi je prostorové rozli-
$eni, ale Gi¢innost absorpce energie je vyssi.

Rozliseni kontrastu je ovlivnéno schopnosti zobrazovaci-
ho systému prenést kontrast a taktéz dynamickym rozsahem.
Jak bylo zminéno dfive, u CBCT jsou data vyrazné ovlivnéna
rozptylem fotond, ¢imz dochazi nejen ke zhor$eni prostoro-
vého rozli$eni, ale i ke zhor$eni rozliSeni kontrastu. Data pro
klinické CT jsou v zavislosti na stafi pristroje a mnozstvi fad
detektortit CT skeneru nabirana pro nékolikacentimetrovou
oblast (v rozmezi 4-16 cm). U CBCT jsou najednou nabi-
rana data pro oblast o délce okolo 18 cm, proto je mnozZstvi
rozptyleného zareni vétsi. Pro vicetadé CT je obvykle pomér
rozptyleného zafeni ku primarnimu zafeni (scatter-to-prima-
ry ratio — SPR) rovno 0,2, pfi¢emz pro CBCT vzroste tento
pomér az na hodnotu okolo 3,0 (11). SPR velmi vyrazné zavisi
na velikosti rozevieni pouzitého rtg svazku, s vét§im rozevie-
nim svazku vyrazné narusta i SPR. Experimentalné bylo zjis-
téno, ze SPR pro svazek s krokem 0,5° byl roven 1,14, zatimco
pro svazek vétsi nez 7° doslo ke zvySeni poméru SPR na 2,20.
Stejné tak SPR narusta s rostoucim zobrazovanym objemem.
Proto se doporucuje vhodna kolimace na oblast zajmu, kterou
1ze snizit davku i mnozZstvi rozptyleného zareni (1).

Nejvétsi rozdil v technologii mezi flat panel detektory
a CT-detektory je v dynamickém rozsahu. Dynamicky roz-
je detektor schopny zaznamenat. To je dtilezité zejména pro
rozliSitelnost nizkokontrastnich objektu. Naprtiklad 1éze lisici
se od okoli o 5 HU (Hounsfieldovy jednotky) bude rozlisi-
telnd na klinickém CT, ale nebude odlisitelna na obraze vy-
tvoreném pomoci CBCT s flat panel detektorem. Flat panel
detektor ma dynamicky rozsah radové 10°, zatimco CT-de-
tektor ma dynamicky rozsah podstatné vétsi, a to az 107. Proto
je CT jedna ze zobrazovacich modalit s nejlep$im rozlisenim
kontrastu. Dokaze odlisit jiz 0,5% rozdil v zeslabeni soused-
nich tkani, zatimco napf. plandrni rtg snimek dokaze odlisit
az 3-5% rozdil v denzité sousednich tkani (12).

Kromé horsiho prostorového rozliseni a rozliseni kontras-
tu ma CBCT jesté dal$i nevyhody. Jednou z nich je, ze CT
¢isla stanovena z CBCT neodpovidaji CT ¢islum ziskanym
z klinického CT, av$ak pfi interven¢nich vykonech tento ne-
souhlas nehraje prilis velkou roli.

ARTEFAKTY

Artefakt je definovan jako struktura viditelna v rekonstruo-
vaném obraze, kterd v§ak v zobrazovaném objektu ve skutec-
nosti neexistuje.

Mezi velké nevyhody CBCT patii artefakty. Ve srovnani
s klinickym CT jsou u CBCT pozorovany jiné artefakty. Pre-
vazné se jedna o streak artefakty, ¢arové artefakty a rtizné stiny
podél projekci. Je tfeba zdiraznit, Ze existuje nékolik pri¢in,
kvtili kterym v obraze vznikaji streak artefakty. Stru¢ny popis
vybranych artefaktti je déle v textu, podrobny prehled artefaktti
lze ziskat z literatury (13, 14). Pfestoze kvalitu obrazu vyznam-
né ovliviuji i Sum a rozptyl, do skupiny artefakta se neradi.

Jednim z artefakttl objevujicich se v obraze z CBCT je tzv.
cupping artefakt, ktery vznika v disledku kombinace rozpty-
leného zéafeni a tvrdnuti svazku (beam hardening). Cupping
artefakt zptisobuje pokles hodnot zeslabeni jednotlivych pi-
xeltl ve sméru ke stfedu fantomu. V dusledku toho ma profil
zeslabeni tvar hrnic¢ku, odtud pochdzi nazev cupping artefakt.
Nejvyraznéji se tento artefakt projevuje pravé uprostied cy-
lindrického objektu, pri¢emz tento artefakt je tim vyraznéjsi,
¢im vétsi je SPR. Pro redukci tohoto artefaktu je mozné pou-
zit napf. protirozptylovou mrizku, podstatné tim v$ak nartista
davka pacientovi. Do soucasnosti stale neexistuje jednoznac-
ny nazor na to, zda by se méla pouzivat protirozptylova mriz-
ka pfi intervenénich vykonech rutinné, ¢i nikoliv. Podobné je
tomu u CBCT, vétsinou se vSak protirozptylovd mtizka pou-
ziva. Pro mens$i zobrazované objekty se jako vyhodnéjsi pro
redukci rozptyleného zareni jevi air-gap technika. Ruznymi
vypocetnimi algoritmy, které jsou soudasti rekonstrukéniho
algoritmu CBCT, lze obraz na rozptylené zareni a na cupping
artefakty korigovat. Streak artefakty vzniklé v dtsledku tvrd-
nuti svazku jsou relativné dobte potlaceny pti zobrazeni vyso-
kokontrastnich objekttl. Puvodné bylo CBCT vyvijeno pravé
pro zobrazeni objekt s vysokym kontrastem, jako je napft.
céva po naplnéni kontrastni latkou (2, 13, 15).

Je-li field of view zobrazovaného objektu mensi nez samot-
ny objekt, pak se projevi truncation artefakty, které je mozné
korigovat pouzitim vhodného algoritmu. Podstatou tohoto
typu artefaktu je to, Ze rtg svazek je v nékterych projekcich ze-
slabovan i tkani, kterd je mimo rekonstruovany objem, takze
vypocet zeslabovacich koeficienttl pro jednotlivé pixely neni
proveden spravné.

Je-li odezva nékterého detekéniho elementu zna¢né od-
lisna od okolnich, pak se v rekonstruovaném obraze objevi
tzv. kruhové (ring) artefakty. Jedna se o soustfedné kruznice,
které jsou nejlépe viditelné na axialnim fezu (14). Odezvu de-
tekénich elementt Ize testovat homogennim ozafenim plochy
detektoru a po vyhodnoceni ziskat matici korekénich koefi-
cienttl pro kazdy detekéni element.

Dalsi typ artefaktti zptsobeny podvzorkovanim v dusled-
ku divergence rtg svazku se v obraze z CBCT projevuje jako
¢arové linie v axidlnim rezu. Tento artefakt je vyraznéjsi smé-
rem k periferii zobrazovaného objemu (14).
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Flat panel detektor CT-detektor

A Obr. 3

Obr. 3. Detekce a rozptyl fotonu u flat panel detektoru a u CT-detektoru
Fig. 3. Detection and scatter of X-ray photons of CBCT and clinical CT

Dal$i artefakty jsou zptisobeny nepfesnym pohybem C-ra-
mene pii nabéru dat. Konstrukce gantry klinického CT je
podstatné robustnéjsi, stabilnéjs$i a pohyb preciznéjsi, nez je
tomu u CBCT. V dusledku toho vzniklé artefakty se projevi
jako dvojité kontury nebo mirné rozmazani kontur, kontury
se nejevi tak ostfe. Tento typ artefakti Ize opét korigovat po-
moci korekéniho algoritmu (2).

V neposledni radé patfi mezi vyznamné artefakty CBCT
pohybové artefakty, které jsou zptsobeny pohybem pacienta.
Tyto artefakty se u CBCT projevuji v podstatné vét$i mite nez
u klinického CT, coz je zptsobeno dlouhou dobou nabéru dat
(3-20 s u CBCT vs. necela sekunda u klinického CT).

Mezi profesionaly v dentdlnim zobrazovani se vzil nazor, ze
CBCT dokaze redukovat streak artefakty z kovovych materialt
vice nez klinické CT. Z matematického hlediska to vak neni
mozné aje to pouze dusledek pouzité geometrie nebo nastaveni
parametrt nebo nizsi energetické citlivosti CBCT (14).

DALSIi ODLISNOSTI KLINICKEHO CT
A CBCT

Jak bylo jiz zminéno, klinické CT a CBCT se od sebe odli$uji
hlavné v pouzitém detektoru, ve zptisobu nabéru dat a rekon-
strukci. Existuji vSak i dalsi rozdily. Klinické CT a CBCT se
lisi i ve velikosti ohniska. CBCT obvykle pouziva mensi oh-
nisko nez klinické CT. Souc¢asné CBCT pracuje s mensimi
proudy nez klinické CT, proto ani naroky na vykon rentgen-
ky nejsou tak velké (cca 100 kW pro klinické CT vs. 50 kW
pro CBCT). Mensi proudy u CBCT opét negativné prispivaji
ke kvalité obrazu zvy$enim $umu. Kvuli zptisobu nabéru dat
neni u CBCT mozné pouzit tak vysokych napéti (s rostoucim
napétim dochazi ke ztraté kontrastu) jako u klinického CT.
Soucasné pri nabéru dat na CBCT neni spusténd expozi¢ni
automatika, protoze by regulovala napéti a proud podle pro-
zatfované oblasti, coz by vedlo k dal$im artefaktiim v rekon-
strukei (koeficienty zeslabeni pro jednotlivé pixely by nebyly
stanoveny spravné). Napéti je tedy fixni a je povolena pouze
automatickd modulace proudu, kterd reguluje proud tak, aby
davka na vstupu detektoru byla konstantni.
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U klinického CT je standardné provadén nabér dat pti jed-
né hodnoté napéti a je provedena pouze automatickd modu-
lace proudu v zavislosti na zeslabeni zafeni pacientem v kazdé
projekei, stejné jako je tomu u CBCT.

Velkou vyhodou flat panel detektorti je jejich kompakt-
nost, kdy je mozné detektor ihned po zakoupeni pouzit. Na-
opak CT-detektory jsou zna¢né nekompaktni, protoze byly
vyvijeny pro instalaci v gantry CT skeneru.

PRAKTICKA UKAZKA

Ukézka jednoho fezu pro klinické CT a CBCT je uvedena
na obrazku 4. Pro zobrazeni byl pouzit Zelatinovy fantom
o praméru 23 cm a vys$ce 13 cm, do kterého byla pomoci jeh-
ly vsttiknuta kontrastni latka. Velka vzduchova ryha v pravé
horni ¢asti fantomu (prominujici pfi zobrazeni na klinickém
CT) je zptsobena mechanickou nesoudrznosti pouzitého fan-
tomu.

Zobrazeni na klinickém CT bylo provedeno na systému So-
matom Definition Flash (2010) ve spiralnim médu pti 120 kV,
133 eff. mAs, pitch faktor 1,15, doba rotace rentgenky 0,5 s,
velikost matice 512 x 512, tloustka rekonstruovaného fezu
1,5 mm. Celkova hodnota soucinu kermy a délky P, (nékdy
uvadénéjako DLP) nadané zobrazeni (bezhodnoty2 mGy- cm
pouzité na topogram) byla rovna 161 mGy - cm. Tuto hod-
notu lze prevést na efektivni davku pomoci prevodniho fak-
toru, ktery je pro oblast bticha roven 0,015 mSv/mGy - cm
(stanoven v IKEM pomoci programu CT Expo). Vysledna
efektivni davka je rovna 2,4 mSv.

Zobrazeni CBCT bylo provedeno na angiografickém systé-
mu Siemens Artis Zee Ceiling (2012) v médu DynaCT. Data
byla nabirana pti napéti 90 kV, 379 mA, délka framu 3,5 ms,
rychlost 60 fr/s, celkova doba ndbéru dat 6,6 s, velikost matice
512 x 512. Celkem byla nabréna data z 396 projekci, thel ro-
tace 198°, krok pti rotaci 0,5°. Celkova hodnota souéinu ker-
my a plochy P, byla rovna 26,1 Gy - cm”. Tuto hodnotu lze
prevést na efektivni davku pomoci prevodniho faktoru. Tento
faktor byl prevzat ze studie (16) a pro oblast bricha je roven
0,13-0,23 mSv/Gy - cm?. Vezmeme-li primérnou hodnotu, tj.
0,18 mSv/Gy - cm?, je efektivni davka rovna 4,7 mSv. V pii-
padé pouziti DSA médu by byl proveden nabér dat dvakrat,
takze davka by byla dvojndsobna.

Z obrazku 4 je zfejmé, ze na CBCT prevazuji streak arte-
fakty vznikajici v dusledku tvrdnuti svazku, které se projevuji
jako z€ernani ve sméru rtg svazku po priichodu oblasti s vel-
kym zeslabenim, jako je napt. priichod oblasti s kontrastni
latkou. Na obrazku 4 je tento typ artefaktu viditelny na fezu
z CBCT v blizkosti levého okraje. Dalsi typ artefaktti viditel-
ny v obraze z CBCT jsou ¢arové linie vznikajici v dtsledku
podvzorkovéni, pozorovatelné v okrajovych ¢astech na fezu
fantomu.

Na prvni pohled je v obraze z CBCT pritomno zfetelné vice
$umu, nez je v obraze z klinického CT, coz je zptisobeno pravé
strukturou detektoru zatent, jak bylo popsano vyse. Cim vétsi
plocha detektoru, tim vice $umu, proto je ho v obraze z CBCT
pritomno tak mnoho. Kvili vétsimu Sumu je pak prakticky
nemozné rozlisit 1éze s nizkym kontrastem. Kvantitativni
hodnoceni prostorového rozli$eni a rozliSeni kontrastu neby-
lo mozné provést z dtivodu nedostupnosti fantomu umoznu-
jictho hodnoceni kvality obrazu pro tomografické zobrazeni
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A Obr.4

Obr. 4. Axidlni Fez z klinického CT a z CBCT
Fig. 4. Axial slices of clinical CT and CBCT

na nasem pracovisti. S ur¢enim prostorového rozliseni je vsak
v ptipadé CBCT spojen problém, ve které roviné uvazovat
prostorové rozliSeni jako relevantni. Jak bylo dfive zminéno,
kvalita obrazu rekonstruované roviny zavisi na vzdalenosti
roviny od centralni roviny. Bude-li prostorové rozliseni stano-
veno v centralni roviné, nebude to nic vypovidat o tom, jaké
je prostorové rozli$eni v jinych rovinach.

Nedilnou soucdsti porovnani obrazu z klinického CT
a CBCT by mélo byt i zhodnoceni z hlediska dodané davky.
Nicméné z dtivodu neznalosti prostorového rozlieni a roz-
liseni pfi nizkém kontrastu neni takové porovnani relevant-
ni. Kvalita obrazu i dédvka se pro dany sken li$i v zavislosti
na mnoha parametrech, napf. na velikosti skenovaného ob-
jemu, na pouzitém rtg spektru a na dalsich nastavenych pa-
rametrech.

Tab. 1. Shrnuti parametrii pro klinické CT a CBCT
Table 1. Asummary of parameters of clinical CT and CBCT

Parametr Klinické CT CBCT

typ scintildtoru Gd,0,S Gsl

tloustka scintila¢ni vrstvy 1,4 mm 0,6 mm
ucinnost absorpce energie 90 % 50 %
velikost detek¢niho elementu 0,5 mm 0,2 mm
velikost matice (rovina xy) 512-1024 512-2490
pocet fad detekcnich elementl 16-320 512-2490
Sitka skenovaného objemu (osa Z) 2-160 mm 100-180 mm
velikost pole (FoV) (rovina XY) 500-700 mm 100-250 mm
velikost ohniska 0,6-1,2 mm 0,4-1,2 mm
napéti rentgenky 80-140 kV 60-125 kV
vykon =100 kW =50 kW
nejkratsi rotacni ¢as =~0,3s =35

Casové rozliseni ~0,07s =35
snimkovaci rychlost = 5000 fr/s = 30fr/s
rozliseni kontrastu ~3HU ~30HU
dynamicky rozsah 20 bitd 10-14 bitd

SHRNUTI ZAKLADNICH PARAMETRU
KLINICKEHO CT A CBCT

Souhrn zékladnich parametrt pro klinické CT a CBCT je
uveden v tabulce 1. Hodnoty se mohou lisit pro rtizné CT ske-
nery a angiografické systémy s médem CBCT.

ZAVER

Flat panel detektory maji lepsi prostorové rozlieni i rozliSeni
kontrastu nez zesilova¢ obrazu. Ve srovnani se zesilovacem
obrazu je mozné na obrazu z CBCT s flat panel detektorem
alesponl do ur¢ité miry rozlisit mékké tkané. Rozliseni kon-
trastu ani prostorové rozliSeni flat panel detektort vsak stéle
nedosahuje takové trovné jako klinické CT. Nicméné CBCT
bylo vyvijeno za Gc¢elem pouziti na intervenénim sale v oka-
mziku, kdy je jiz nezddouci hybat s pacientem, a neni tedy
vhodny jeho transport na CT.

V dusledku pouziti rtiznych typt detektort, riizného zpu-
sobu ndbéru dat a rtiznych pouzitych rekonstrukénich algo-
ritmi u klinického CT a CBCT pozorujeme u téchto systému
rtizné artefakty obrazu, které podstatné vice prevazuji v obra-
ze z CBCT.

Zatim plati, ze kvili hors$i kvalité obrazu CBCT ur¢ité
nenahradi klinickda CT. Nicméné CBCT spliuje pozadavky
v ptipadech, kdy je potteba v prubéhu interven¢niho vykonu
ziskat 3D obraz, av§ak pouze s omezenym prostorovym rozli-
$enim a rozliSenim mékkych tkani.
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