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SOUHRN

ZiZka J. Iterativni rekonstrukce CT obra-
zu - revolucni krok ve vyvoji vypocetni
tomografie?

Primérnd davka z lékarského ozafeni
méa v populaci vyrazné stoupajici trend.
Ve vyspélych zemich za poslednich 30 let
vzrostla o stovky procent a je jiZ srovnatel-
na s davkou z prirodniho ozareni. Vypodet-
ni tomografie prispiva ke kolektivni davce
z lékar'ského ozareni plnymi dvéma tfetina-
mi. K népravé tohoto nepriznivého vyvoje
zpusobeného predevsim trvale vzriistajicim
poc¢tem CT vySetfeni je nezbytné prijmout
udinna opatfeni. Tim nejperspektivnéj$im
se v soucasné dobé jevi technika tzv. iterativ-
ni rekonstrukce CT obrazu, kterd vyznam-
né redukuje obrazovy $um, a umoziuje
tak vySetfeni s davkou zéfeni redukovanou
o desitky procent.

Clanek rozebira zdkladni principy
a typy iterativni rekonstrukce, které jsou
jiz komer¢né dostupné na nejmodernéjsich
CT tomografech vcetné jejich klada a zapo-
ri. Jsou vysvétleny rozdily mezi iterativni
rekonstrukci a bézné pouzivanou filtrova-
nou zpétnou projekci, kterd je vice nez tii
desetileti povazovana za ,,zlaty standard® pii
rekonstrukei obrazu na véech CT pfistrojich.

Kli¢ova slova: filtrovand zpétnd projek-
ce, iterativni rekonstrukce, radia¢ni davka,
vypocetni tomografie.

SUMMARY

Zizka J. Iterative reconstruction of CT
image - a revolutionary milestone in com-
puted tomography?

The average radiation dose resulting from
medical exposure continuously rises in the
population. It has increased several times
within the last three decades and reached
the level of natural radiation background
in some developed countries. Computed
tomography is the major contributor, com-
prising two thirds of the entire cumulative
medical exposure. To reverse this unfavour-
able trend attributed mainly to continuously
increasing number of CT procedures, it is
necessary to adopt adequate precautions.
Among these, the most promising seems to
be the technique of iterative reconstruction
of CT image which significantly reduces im-
age noise and therefore allows radiation ex-
posure reduction by tens of percent.

The article deals with basic principles
and types of iterative reconstruction which
are already available on recent CT scan-
ners, commenting on their advantages and
disadvantages. Differences between iterative
reconstruction and filtered back projection
considered as ,gold standard® on all CT
scanners for more than three decades are
also discussed.

Key words: computed tomography, fil-
tered back projection, iterative reconstruc-
tion, radiation dose.
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Diagnosticky pfinos vypocetni tomografie (CT) pro moder-
ni medicinu je mimoradny a stale vzristd. Lze to mj. doku-
mentovat i na kontinualné nartstajicim poctu CT vySetfeni:
zatimco v roce 1980 byly ve Spojenych statech americkych
provedeny 3 miliony CT vySetfeni, bylo to v roce 2007 jiz
témér 70 miliontl vySetfeni, tzn. 23krat vice (1). Negativnim
dopadem strmé narustajictho poctu CT vySetfeni je prud-
ce vzrustajici kolektivni davka z lékarského ozareni, které je
populace ve vyspélych zemich vystavena. Ackoliv ve Spoje-
nych statech tvofi podil CT vysetfeni pouhych 15% vSech
radiologickych vysetteni, prispiva CT k celkové davce z 1ékat-
ského ozareni témér ze 70 % (2). Za poslednich 25 let se davka
z lékatského ozareni zvysila v USA sedmkrat a dosahla pra-
mérné davky z ptrirozeného radia¢niho pozadi (3). Kazdy rok
jsou ¢tyfi miliony obyvatel USA vystaveny davce presahujici
20 mSv (4). Pro srovnani: primérna ro¢ni davka z ptirodniho
ozateni v Ceské republice &ini 3,5 mSv.

Prestoze medicinska data z USA tvofi ve statistikach v tom-
to i mnoha jinych ohledech jisty extrém (pocdet CT vySetfeni
na milion obyvatel je v USA tiikrat vy$si nez v Ceské republi-
ce), je nutné velmi vazné hodnotit i data na evropské, potazmo
doméci trovni. Na tizemi Ceské republiky vzrostl za posled-
nich 18 let pocet instalovanych CT pristroju sedmkrat. Pramér-
né davka z lékai'ského ozéieni ¢ini v Ceské republice 1 mSv/rok.
Koeficient rizika smrti na nddorové onemocnéni je v populaci
stanoven na 5,5 . 102 p¥i dévce 1 Sv. Z toho vyplyva, ze v Ceské
republice ro¢né umira pfiblizné 550 osob v disledku maligniho
onemocnéni indukovaného lékarskym ozafenim, na némz ma
dominantni podil pravé CT diagnostika (5).

Vypoletni tomografie vstoupila na pole lékarské védy
v roce 1972 (6). Od této doby prosla CT technologie mno-
ha generacemi vyvoje, ktery byl pohdanén snahou o zlepseni
kvality a prostorového rozliSeni obrazu, zkriceni skenova-
cich a rekonstrukénich ¢astl, zvéteni anatomického pokryti
a v neposledni fadé i snizeni radia¢ni zatéze. Na poli redukce
davky ionizujiciho zafeni pti CT vySetfenich bylo dosazeno
mnobha dil¢ich, presto vyznamnych uspéchii. Lze uvést napti-
klad vyuziti scintilaénich detektorti s vy$si Gc¢innosti, reduk-
ci davky prostfednictvim modulace proudu rentgenky, a to
jak v prubéhu 360° rotace, tak i podél dlouhé osy téla apod.
Vyrobctim CT zatizeni se aplikaci téchto feseni, kterd jdou
mnohdy na hranici fyzikdlnich moznosti technologie, poda-
filo sniZit radia¢ni davku na jedno vySetfeni ¢asto o desitky
procent oproti ptivodnim generacim CT ptistroju.

I pfes tyto vyznamné uspéchy na poli CT technologie
vSak kolektivni davka z lékarského ozafeni v populaci sta-
le a vyznamné nartsta. Za tento zdanlivy paradox mohou
vzrustajici pocty multifazickych vySetfeni a perfuznich studii,
roz$ifujici se spektrum CT indikaci, trvale se zvysujici pro-
storové rozliSeni a anatomické pokryti umoznéné multide-
tektorovymi CT ptistroji (MDCT) a predev$im rok od roku
nartstajici absolutni polty CT vySetifeni.

Zyriétit tento nepfiznivy trend lze pouze dvéma zptisoby:
redukovat pocet provadénych CT vySetfeni nebo snizit pri-
mérnou davku na vSechna CT vysetfeni. Prvni varianta by
vyZadovala zna¢né zptisnéni indika¢nich kritérii k CT vySet-
fenim, coz by samo o sobé vedlo ke zhorseni dostupnosti
a pravdépodobné i kvality lékarské péce. Logickym alterna-
tivnim krokem by byl presun nékterych stavajicich CT indi-
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kaci k zobrazovacim metodam, které nevyuzivaji ionizujici
zafeni, predevsim k magnetické rezonanci (MR). Tento trend
by musel byt vyznamné podporen jak ze strany zdravotnich
pojistoven, tak i ze strany novych MR kapacit rozsitujicich
sit MR zafizeni — v soucasnosti je pomér CT a MR piistroju
v Ceské republice 135 : 65, tedy téméf presné 2 : 1. Pro srov-
nani: v USA tento pomér ¢ini 1,3 : 1 (7).

Druhd varianta vychazi z pozadavku vyznamné redukovat
davku u stavajicich typtt CT vySetfeni. Inicidlnim krokem,
ktery by mél byt pro kazdého CT uzivatele samoziejmosti, je
optimalizace vyS$etfovacich protokold pro dany CT pfistroj
podle principu ALARA (As Low As Reasonably Achievable),
tického vysledku. Tento postup ma ovéem pochopitelné své
hranice dané nartistem obrazového $umu pii snizovani davky
(s klesajici hodnotou mAs davka klesd linearné; snizujeme-li
hodnotu kV, klesa davka jesté strméji).

Abychom mohli dile vyznamné redukovat davku zafeni
i mimo tyto hranice a pfitom udrzeli hladinu obrazového
$umu v ptijatelnych mezich, musime pouzit sofistikovanéjsi
CT technologie. K prekvapeni vétsiny uzivatelt CT vsak tento
revolu¢ni krok nepftiel ze strany CT hardwaru (napf. s novou
technologii scintila¢nich detektorit), nybrz celkem neoceka-
vané ze strany Cisté softwarového feseni, konkrétné s techno-
logii tzv. iterativni rekonstrukce obrazu.

PRINCIP VYSTAVBY CT OBRAZU

Iterativni rekonstrukce

Neni bez zajimavosti, Zze prvni komer¢né dostupné CT pii-
stroje pouzivaly v sedmdesétych letech 20. stoleti pro rekon-
strukci CT obrazu z hrubych dat pravé techniku iterativni
rekonstrukce (IR). Jak jiz sdim nazev napovidd, iterativni
rekonstrukce obrazu je z matematického hlediska postup,
kdy v mnoha jednotlivych krocich (iteracich“) postupujeme
metodou pokus/omyl od velmi hrubého odhadu struktury
zkoumaného objektu az po findlni obraz, ktery co nejpres-
néji odpovidd namérenym hodnotdm thrnnych absorpénich
koeficientt z riznych thlovych projekci. Prvni CT ptistroje
pracovaly s jednoduchou podobou statistické IR, tzv. algebra-
ickou rekonstrukéni technikou — ART (8). Jeji princip je sche-
maticky uveden na obrazku 1. Nesmirné cennou vlastnosti IR
je skute¢nost, Ze s nartstajicim poctem iteraci se obraz nejen
vice priblizuje originalu, ale efektivnéji se potlacuje i obrazo-
vy Sum. Hlavni nevyhodou IR je mnohonasobné delsi rekon-
strukéni ¢as a extrémni ndroky na vypocetni vykon.

Filtrovana zpétna projekce

A pravé Casové naroky na rekonstrukéni proces byly pri¢inou,
pro¢ jiz v sedmdesatych letech statistické postupy iterativni
rekonstrukce CT obrazu plné ustoupily metodam analytickym,
konkrétné tzv. filtrované zpétné projekci (filtered back projecti-
on — FBP). Jeji vyrazné (az 1000krat!) niz$i naroky na vypodetni
vykon i snaz$i implementace vedly k tomu, Ze se FBP stala na celd
desetileti zlatym standardem v rekonstrukci CT obrazu (9).
Matematicky ramec pro FBP vytvoril v roce 1917 rakous-
ky matematik pusobici v té dobé na Technické univerzité
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Obr. 1. Princip iterativni rekonstrukce, zjednoduseno pro obrazo-
vou matici 2 x 2 pixely. Po provedeni skenu a pred zapocetim vlastniho
vypoctu (vlevo nahore) jsou zndmy pouze thrnné absorpcni koeficienty
z ruznych projekci (podtrzené hodnoty), nikoliv vsak hodnoty absorpcnich
koeficientu (Hounsfieldovy jednotky) pro jednotlivé pixely (Sedé Cislice).
Algoritmus postupné zpresriuje (po sméru dlouhych sipek) absorpéni koe-
ficienty pro jednotlivé pixely, které porovndvd s namérenymi hodnotami
z riiznych smérd a mezivysledky pro jednotlivé pixely v krocich zpresriuje,
az je vysledek (vpravo nahore) shodny s origindlem.

Fig. 1. Principle of iterative reconstruction, simplified for 2 x 2 ima-
ge matrix. Having performed the scan (left upper corner), only ray sums
(underlined digits) from different projections are known before recon-
struction process starts; absorption coefficients (HU) for individual pixels
are not known yet (gray digits). Subsequently, the algorithm in four con-
secutive steps (follow long arrows) recalculates individual pixel absorption
values which are in every step compared to original ray sum values from
relevant projections. The interim results are made more precise with every
step performed, till the result (right upper corner) matches the original.
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Obr. 2. Princip filtrované zpétné projekce. A - nejprve skener ve sméru
Sipek nasbird z jednotlivych thlovych projekci ihrnné absorpcni koeficien-
ty, jejichz velikost je vyjddrena vyskou sloupcovych grafi na obvodu; B -
ndsledné rekonstrukcni algoritmus sebrand data zpétné promitne smérem
do budouciho obrazu objektu, ve kterém jednotlivé projekce budou v mis-
tech kriZzeni konstruktivné interferovat a vytvori predlohu pro findIni obraz;
C - hvézdicovité usporddané linie zpétnych projekci maji nizsi intenzitu nez
obrazové body vzniklé jejich interferenci, a Ize je proto z vysledného obrazu
odfiltrovat (proto filtrovand zpétnd projekce)

Fig. 2. Principle of filtered back projection. A - first, acquisition of nume-
rous ray sum values is performed by the scanner from multiple angular pro-
jections (in the direction of arrows). Individual ray sum values are shown as
bar charts at the perimeter; B — the reconstruction algorithm subsequently
projects the acquired data back into the interim image of the object whe-
re individual projections constructively interfere at their crossing points;
C - peripheral stellate lines of back projections are of lower intensity than
image points resulting from their interference and may be thereby easily
removed using a high-pass filter (therefore filtered back projection)

ve Vidni, pozdéji rektor Videnské univerzity a rodak z Dé¢ina
Johann Karl August Radon (10), na jehoZz pocest se tato inte-
gralni funkce nazyva Radonovou transformaci. Stalo se tak
vice nez pul stolet{ pfed zprovoznénim prvniho CT tomogra-

fu v roce 1972 a udélenim Nobelovy ceny za medicinu v roce
1979 Godfreymu Hounsfieldovi a Allanovi Cormackovi. Sadm
Allan Cormack ptiznal, Ze a7 do roku 1973 o originalni Rado-
noveé praci nemél tuseni.

Vlastni princip FBP neni sloZity. Projekéni data, ktera skener
sbirad z kazdé dhlové projekce béhem rotace okolo vysetfova-
ného objektu, jsou poté hromadné zpétné promitnuta (proto
»Zpétna projekce®) do priblizného obrazu objektu, ve kterém
jednotlivé projekce budou konstruktivné interferovat na struk-
turach objektu, které zeslabily pruchod rentgenového svazku
(v ptipadé vypocetni tomografie) nebo kde se nachézel zdroj
zafeni (v pripadé emisni tomografie) (obr. 2). Ze schématu je
patrné, Ze tento priblizny obraz trpi mnozstvim hvézdicovité
usporadanych artefaktt vznikajicich v mistech, kterd neodpo-
vidaji redlnym strukturam objektu a ktera se odstranuji pomoci
high-pass filtru (proto ,.filtrovand zpétna projekce®). K vlastni-
mu vypoctu pak stali vyresit soustavu linedrnich integrald, coz
je matematicky velmi efektivni, a tudiz rychla operace. Zasadni
nevyhodou FBP je fakt, Ze z matematického hlediska Radonova
transformace funguje presné pouze s presnymi daty. Projeké-
ni data z vypocetniho tomografu ale obsahuji signifikantni
podil sumu. Tento $um je navic pfi pouziti filtru v ramci FBP
nezadoucim zpusobem zesilovan. Z toho vyplyva, ze pouziti
FBP ma v CT technologii své jasné limity: Zasadni snizeni dav-
ky (mAs a/nebo kV) totiz vede k dramatickému nartistu obra-
zového $umu a k nediagnostickému vysledku.

TYPY ITERATIVNIi REKONSTRUKCE

Jak jiz bylo uvedeno, na poli vypocetni tomografie vytladily
metody zaloZené na FBP techniky iterativni rekonstrukee jiz
na sklonku sedmdesatych let 20. stoleti. Vyvoj IR vSak tispé$né
pokracoval po dalsi tfi desetileti na poli nuklearni mediciny.
Tam se IR stala zdkladem pro vypocet obrazt emisni tomo-
grafie (SPECT, PET), které ve srovnani s CT pracuji s mens$im
mnozstvim projekénich dat a navic vét§im podilem Sumu.
Zvysené ¢asové naroky na iterativni rekonstrukci obrazu zde
proto hraji celkem podruznou roli, naopak potlaceni Sumu je
maximalné zadouci (11, 12).

Velmi rychly rozvoj vypocetni techniky v poslednich letech
nabidl s nastupem vicejadrovych procesorti takovou vypo-
¢etni silu, kterd umoznila prednim vyrobcim CT ptistroju
pokusit se znovu implementovat principy IR do rekonstruke-
nich CT algoritmt.. Aby se doba vypoctu stovek CT obrazt
z jednoho vySetfeni nepohybovala v fadu desitek minut az
hodin, bylo nutné sdhnout k simplifikovanéj$im, pfipadné
propracovanéj$im technikdm IR, neZ je ,¢ista“ algebraicka
rekonstrukéni technika ART.

Prvni komeréné dostupnou variantou IR byla adaptivni
statistickd iterativni rekonstrukce ASIR uvedend na trh fir-
mou GE Healthcare na sklonku roku 2008. Jde o feknéme
,hybridni“ metodu, kterd pro vyrazné zkraceni rekonstruke-
niho ¢asu vyuziva nejprve rychlou FBP pro tvorbu inicidlni-
ho, zékladniho obrazu, ktery je poté finalizovan opakovanymi
iteracemi do vysledné podoby vyznacujici se nizsi hladinou
$umu v obrazu nez pfi samotné FBP. Vzijemny pomér mezi
FBP a IR lze uzivatelsky volit, napt. 60 : 40 nebo 30 : 70. Cim
vét$i podil IR, tim méné $umu a del$i rekonstrukéni ¢as (13).

V roce 2009 uvedla firma Siemens na trh iterativni rekonstruk-
ci v obrazovém prostoru — IRIS (Iterative Reconstruction in Ima-
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Ax: F1

Mag: 1.3x

Obr. 3. CT mozku - standardni rekonstrukce FBP (vlevo) a iterativni rekonstrukce IRIS (vpravo), tloustka vrstvy 5 mm. Skenovaci parametry: 193 mAs
(FBP) a 94 mAs (IRIS). CT ddvkovy index CTDIvol: 52,09 mGy (FBP) a 20,12 mGy (IRIS, redukce o 61 %); hladina Sumu (Std. Dev.) v bilé hmoté totoznd: 3,7

Fig. 3. CT brain - standard FBP reconstruction (left) and iterative reconstruction IRIS (right), slice thickness 5 mm. Scan parameters: 193 mAs (FBP)
and 94 mAs (IRIS). CT dose index CTDIvol: 52.09 mGy (FBP) and 20.12 mGy (IRIS, 61% reduction); noise level (Std. Dev.) within the white matter is identical: 3.7

ge Space). Na rozdil od ASIR, kde zaklad rekonstrukce probiha
v prostoru hrubych dat, IRIS provadi opakované iterace v prosto-
ru obrazovych dat. Je casové naro¢néjsi, ale nabizi vys$si potencidl
redukce Sumu v obraze diky ,,¢isté" iterativnimu fe$eni (14).
Analogickd fe$eni nabizeji i dal$i vyrobci CT piistroji.
Toshiba predstavila rekonstrukéni technologii Adaptive Ite-
rative Dose Reduction (AIDR), kterd automaticky urcuje
potiebny pocet iteraci pro kazdou jednotlivou akvizici. Firma
Philips nabizi rekonstrukéni systém iDose, ktery mj. pouziva
Poissonuv algoritmus pro odstranéni Sumu z hrubych dat.
Vyvoj na poli redukce davky pti CT vysetfeni jde velmi
rychle dopredu a nékteti vyrobci jiz ohlésili existenci druhé
generace iterativnich rekonstrukénich postupti. Firma GE
Healthcare predstavila vysledky prvnich studii s tzv. Model
Based Iterative Reconstruction (MBIR), kterd je na rozdil
od ASIR jiz plné iterativnim postupem a nabizi pokro¢ile;jsi
metody potlaceni $umu prostfednictvim modelovani statis-
tického vyskytu $umu, pochopitelné za cenu delsich rekon-
strukénich ¢ast nez v pripadé ASIR. Kromé toho MBIR
umoznuje pti rekonstrukci lépe reflektovat vlastni geometrii
CT skeneru, predev$im velikost ohniska a detektorti (15). Fir-
ma Siemens uvadi v roce 2011 na trh inovovanou verzi ite-
rativni rekonstrukce s ndzvem SAFIRE (Sinogram Affirmed
Iterative Reconstruction). Na rozdil od IRIS, ktera provadi
iterativni kroky pouze v prostoru obrazovych dat, SAFIRE
konfrontuje vysledky jednotlivych iteraci jak s daty v obra-
zovém prostoru, tak periodicky i s hrubymi daty (sinogram
data = raw data = hrubd data). Vyrobce si od tohoto feseni
slibuje vyssi efektivitu vypoctu i zvysenou kvalitu obrazu (16).
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KLADY A ZAPORY ITERATIVNI
REKONSTRUKCE

Hlavni vyhodou IR je vyrazné snizeni trovné Sumu v CT obrazu
(tadové o desitky procent). Smyslem vyuziti iterativnich rekon-
strukénich postupti v§ak pochopitelné neni generovani ,,hez¢ich®
obrazil s minimem $umu a nezménénou davkou, nybrz prova-
déni vySetfeni s podstatné redukovanou davkou zafeni a s FBP
srovnatelnou, diagnosticky akceptabilni hladinou $umu (obr. 3
az 9). Vsechna vysetfeni byla provedena na pristroji Somatom
Definition AS+ (Siemens, Forchheim, SRN) u osob, u kterych
bylo vstupni vysetfeni provedeno standardni FBP (obrazky vle-
vo) a kontrolni vy$etfeni pomoci IR (obrazky vpravo).
Pochopitelné 1ze techniky IR vyuzit i pro zvy$eni kvality
obrazil u vy$etfeni, kterd standardné obsahuji vysokou miru
$umu, tedy u low-dose vySetfeni (HRCT plic, CT vedlejsich
nosnich dutin, nativni CT bficha k vyloudeni urolitidzy) nebo
pri vySetfovani velmi obéznich pacientd, kde jsou vySetfeni
zatizena vysokou mérou Sumu. U osob s vysokym BMI se
totiz zdanlivé paradoxné muize stat, Ze i kdyZz vyznamné zvysi-
me davku az na hranici maximalniho vykonu rentgenky, bude
i tak vy$etfeni diky vysoké absorpci a rozptylu rentgenového
zafeni trpét nedostatkem fotont dopadajicich na detektory
(tzv. photon starvation), a tim i vysokym $umem. S pomoci
IR mizeme u zna¢né obéznich osob ziskat obrazy s vyrazné
mens$im podilem $umu, a to navic i pfi pouziti o néco nizsi
davky nez v ptipadé FBP. Pouziti technik IR by mélo byt v nej-
bliz$i budoucnosti samoziejmosti predev$im pti vySetfovani
déti, téhotnych Zen ¢i osob s opakovanymi CT vySetfenimi.
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Obr. 4. CT mozku - standardni rekonstrukce FBP (vlevo) a iterativni rekonstrukce IRIS (vpravo), tloustka vrstvy 2 mm, kernel zvyraziiujici rozhrani.
Skenovaci parametry a CTDIvol: viz obr. 1. Redukce CT ddvkového indexu cini oproti FBP 61 %.

Fig. 4. CT brain - standard FBP reconstruction (left) and iterative reconstruction IRIS (right), slice thickness 2 mm, bone kernel. Scan parameters and
CT dose index: see Fig. 1. CT dose index is reduced by 61% with IRIS when compared to FBP.
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Obr. 5. CT hrudniku - multiplandrni rekonstrukce FBP (vlevo) a iterativni rekonstrukce IRIS (vpravo), tloustka vrstvy 5 mm. Skenovaci parametry:
112 mAs (FBP) a 78 mAs (IRIS), CT ddvkovy index CTDIvol: 7,52 mGy (FBP) a 5,29 mGy (IRIS, redukce o0 30 %)

Fig. 5. CT chest - multiplanar FBP reconstruction (left) and iterative reconstruction IRIS (right), slice thickness 5 mm. Scan parameters: 112 mAs (FBP)
and 78 mAs (IRIS), CT dose index CTDIvol: 7.52 mGy (FBP) and 5.29 mGy (IRIS, 30% reduction)
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Fig. 6. HRCT chest —-FBP reconstruction (left) and iterative reconstruction IRIS (right), slice thickness 1 mm. Scan parameters and CT dose index CTDIvol:
see Fig. 3. Noise reduction in iterative reconstruction is obvious, moreover, CT dose index is reduced by 30% in IRIS.
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Obr. 7. CT enteroklyza - multiplandrni rekonstrukce FBP (vlevo) a iterativni rekonstrukce IRIS (vpravo), tloustka vrstvy 5 mm. Skenovaci parametry:
134 mAs (FBP) a 81 mAs (IRIS), CT ddvkovy index CTDIvol: 9,07 mGy (FBP) a 5,50 mGy (IRIS, redukce o 40 %)

Fig. 7. CT enteroclysis - multiplanar FBP reconstruction (left) and iterative reconstruction IRIS (right), slice thickness 5 mm. Scan parameters: 134 mAs
(FBP) and 81 mAs (IRIS), CT dose index CTDIvol: 9.07 mGy (FBP) and 5.50 mGy (IRIS, 40% reduction)
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IRIS oproti FBP mirné odlisny (napr. diskrétni neostrost ohraniceni cysty v laterdlnim segmentu levého laloku jater nebo tzv. “blotchy appearance”).

Fig. 8. CT enteroclysis - standard FBP reconstruction (left) and iterative reconstruction IRIS (right), slice thickness 1 mm. Scan parameters and CTDIvol:
see Fig. 5. Despite 40% CT dose index reduction iterative reconstruction show lower levels of noise (Std.Dev.). Visual appearance of the IRIS image is slightly
different (e.g. slight blurring of the cyst margin in the lateral segment of the left liver lobe or “blotchy appearance”).

Obr. 9. CT bricha - multiplandrni rekonstrukce FBP (vlevo) a iterativni rekonstrukce IRIS (vpravo), tloustka vrstvy 5 mm. Skenovaci parametry: 228 mAs (FBP)
a 130 mAs (IRIS), CT ddvkovy index CTDIvol: 15,42 mGy (FBP) a 8,76 mGy (IRIS). | pres 43% redukci CTDIvol je hladina Sumu (Std. Dev.) srovnatelnd: 9 (FBP) a 10 (IRIS).
Fig. 9. CT abdomen - multiplanar FBP reconstruction (left) and iterative reconstruction IRIS (right), slice thickness 5 mm. Scan parameters: 228 mAs
(FBP) and 130 mAs (IRIS). CT dose index CTDIvol: 15.42 mGy (FBP) and 8.76 mGy (IRIS). Despite 43% CTDIvol reduction with IRIS, noise levels (Std. Dev.) are
comparable: 9 (FBP) and 10 (IRIS).
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Vysledky prvnich praci publikovanych na téma vyuziti IR
v redukci dévky prokazaly srovnatelnou diagnostickou kvalitu
i troven obrazového $umu pri redukei davky ionizujiciho zafeni
od 20 az do 66 %, a to pti abdominalnich, hrudnich vysetienich,
HRCT plic a CTA angiografii. Algoritmy IR navic podle prvnich
studii rozhodné nevykazuji zvys$enou, spiSe naopak niz$i nachyl-
nost k vyskytu nékterych typickych CT obrazovych artefaktq,
jako napt. artefakt z utvrzeni rentgenového svazku nebo hvéz-
dicovité artefakty vznikajici na kovovych implantatech (16-26).

Iterativni rekonstrukce ma pochopitelné i své nevyhody. Tou
hlavni je jednozna¢né vyrazné vyssi ¢asova a vypocetni naroc-
nost celého procesu. Nevyhodou IR muze paradoxné byt i fakt,
ze pokud pri vypoétu prekro¢ime optimalni pocet iteraci, muze
dojit ke zhor$eni kvality obrazu fenoménem zvanym overfitting.
Jistou nevyhodou muze byt i subjektivné jinak vnimany vzhled
obrazii rekonstruovanych pomoci IR, které se mohou ve srovnani
se ,,standardnimi“ obrazy FBP jevit jako nepatrné neostré, uméle
vyhlazené, skvrnité nebo pripominat vzhled obrazu pokrytého
drobnymi kapkami (tzv. ,,blotchy appearance®); diivodem je roz-
dilny profil spektra $umu u IR a FBP obrazii (16, 23, 25). Jiz nyni

vyrobci intenzivné pracuji na zrychleni a zdokonaleni stavajicich
iterativnich algoritmu - tésné pred uvedenim na trh stoji druha
generace IR algoritmt jako SAFIRE nebo MBIR.

ZAVER

Techniky iterativni rekonstrukce umoziuji velmi vyznamné
sniZzeni radia¢ni zatéZe provazejici kazdé CT vySetfeni, bez
signifikantniho poklesu v diagnostické kvalité obrazu. S ohle-
dem na prudce vzristajici kolektivni davku z 1ékarského
ozéreni, jejiz hlavni podil ptipadd pravé na CT diagnostiku,
je aspekt sniZeni radia¢ni davky pro perspektivu vypocetni
tomografie v mediciné zcela zasadni.

V naésledujicich letech lze o¢ekéavat prudky rozvoj techno-
logie IR zaméfeny predev$im na zrychleni procesu obrazové
rekonstrukce. Bude-li implementace technik IR do rutinni
CT diagnostiky uspésnd, bude to znamenat dalsi revolu¢ni
krok ve vyvoji vypocetni tomografie, srovnatelny s pfichodem
multidetektorovych CT ptistroju.

LITERATURA reconstruction from projections. IEEE radiation dose and image quality in aor-
Trans Nucl Sci 1976; 23: 1428-1432. tic dissection studies: a qualitative and

L. Berrington de Gonzalez A, Mahesh 12, Shepp LA, Vardi Y. Maximum likeliho- quantitative analysis. AJR Am ] Roentge-
M, Kim KBP, et al. Projected cancer risks od reconstruction for emission tomogra- nol 2011; 196(3): W336-340.
from computed tomographic scans per- phy. IEEE Trans Med Imaging 1982; 1(2): = 20. Bittencourt MS, Schmidt B, Seltmann
formed in the United States in 2007. Arch 113-122. M, et al. Tterative reconstruction in
Intern Med 2009; 169: 2071-2077. 13. Leipsic J, Labounty T, Heilbron B, et al. image space (IRIS) in cardiac computed

2. Kalra MK, Maher MM, Toth TL, et al. Estimated radiation dose reduction using tomography: initial experience. Int J Car-
Strategies for CT radiation dose optimi- adaptive statistical iterative reconstructi- diovasc Imaging 2010 [Epub ahead of
zation. Radiology 2004; 230: 619-628. on in coronary CT angiography: the print] PubMed PMID: 21120612.

3. Mettler FA Jr, Bhargavan M, Faulkner ERASIR study. Am ] Roentgenol 2010;  21. Sagara Y, Hara AK, Pavlicek W, et al.
K, et al. Radiologic and nuclear medicine 195: 655-660. Abdominal CT: comparison of low-
studies in the United States and worldwi- 14, Pontana F, Pagniez J, Flohr T, et al. dose CT with adaptive statistical iterati-
de: frequency, radiation dose, and compa- Chest computed tomography using ite- ve reconstruction and routine-dose CT
rison with other radiation sources 1950~ rative reconstruction vs filtered back with filtered back projection in 53 pati-
2007. Radiology 2009; 253: 520-531. projection (Part 1): evaluation of image ents. AJR Am J Roentgenol 2010; 195(3):

4. National Council on Radiation Pro- noise reduction in 32 patients. Eur Radiol 713-719.
tection and Measurements (NCRP). 2011; 21: 636-643. 22. Hara AK, Paden RG, Silva AC, et al.
Ionizing radiation exposure of the popu-  15. Yadava G, Kulkarni S, Colon ZR, Iterative reconstruction technique for
lation of the United States: recommenda- Thibault J, Hsieh J. Dose reduction and reducing body radiation dose at CT: fea-
tions of the National Council on Radiati- image quality benefits using model based sibility study. AJR Am ] Roentgenol 2009;
on Protection and Measurements. Report iterative reconstruction (MBIR) tech- 193(3): 764-771.

No. 160. Bethesda, USA: 2009. nique for computed tomography. AAPM  23. Silva AC, Lawder HJ, Hara A, Kujak
5. http://www.sujb.cz/?c_id=1089 Annual Meeting, Philadelphia 2010, TU- J, Pavlicek W. Innovations in CT dose
6. Ambrose J, Hounsfield G. Compute- A-201B-03, 3372. reduction strategy: application of the

rized transverse axial tomography. Br ]  16. Leipsic J, Heilbron BG, Hague C. Itera- adaptive statistical iterative reconstructi-

Radiol 1973; 46: 148-149. tive reconstruction for coronary CT angi- on algorithm. AJR Am ] Roentgenol
7. http://www.oecd.org/document/16/0,3343, ography: finding its way. Int J Cardiovasc 2010; 194(1): 191-199.

en_2649_34631_2085200_1_1_1_1,00.html Imaging 2011 [Epub ahead of print] DOI ~ 24. Boas FE, Fleischmann D. Evaluation of

8. Cormack AM. Representation of a func- 10.1007/s10554-011-9832-3. Two Iterative Techniques for Reducing
tion by its line integrals with some radio- 17, Singh S, Kalra MK, Hsieh J, et al. Abdo- Metal Artifacts in Computed Tomo-
logical applications. ] Appl Phys 1963; 34: minal CT: comparison of adaptive statis- graphy. Radiology 2011; 259(3): 894-
2722-2727. tical iterative and filtered back projection 902.

9. Wang G, Yu H, De Man B. An outlook reconstruction techniques. Radiology = 25. Fleischmann D, Boas FE. Computed
on X-ray CT research and development. 2010; 257(2): 373-383. tomography - old ideas and new techno-
Med Phys 2008; 35: 1051-1064. 18. Singh S, Kalra MK, Gilman MD, et logy. Eur Radiol 2011; 21(3): 510-517.

10. Radon J. Uber die Bestimmung von al. Adaptive Statistical Iterative Recon-  26. Pontana F, Duhamel A, Pagniez J, et

Funktionen durch ihre Integralwer- struction Technique for Radiation Dose al. Chest computed tomography using

te lings gewisser Mannigfaltigkeiten. Reduction in Chest CT: A Pilot Study. iterative reconstruction vs filtered

Berichte Sichsische Academie der Wis- Radiology 2011; 259(2): 565-573. back projection (Part 2): image quali-

senschaften 1917; 69: 262. 19. Cornfeld D, Israel G, Detroy E, Bokhari ty of low-dose CT examinations in 80

11. Rockmore AJ, Macovski A. A maximum J, Mojibian H. Impact of Adaptive Statis- patients. Eur Radiol 2011; 21(3): 636~

likelihood approach to emission image tical Iterative Reconstruction (ASIR) on 643.

strana 176




