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[Ilavm’ stanovisko prace
Clanek shrnuje rozdil mezi konvencnim CT
s energy-integrating detektory a CT s photon-

-counting detektory, ddle popisuje rozdily
i vakvizicich pro ultra vysoké rozliSeni a pro

spektralni zobrazend.

. SOUHRN
Stkupova L. Photon-counting CT

CT s photon-counting detektory je novd

technologie, kterd umoznuje prekonat nékteré

newyhody spojené s konvencné vyuzivanymi
energy-integrating detektory. Photon-coun-

ting detektory umoznuji odlisit jednotlivé

rtg fotony, proto je mozné minimalizovat
elektronicky Sum. Mimo to umoznuji ziskat
ultra vysoké rozliseni bez nutnosti vy3si davky.

Av neposledni fadé tyto detektory poskytuji

spektralni data, proto je mozné odlisit rzné
materidly v CT obrazech, a rekonstruovat tak

¢ virtualni obrazy rdznych energif a také nativni

obrazy.

Klicova slova: energy-integrating detektor,
monoenergeticky obraz, photon-counting de-

tektor, spektralni data, virtualni nativni obraz,

ultra vysoké rozliSeni.

PHOTON-COUNTING CT

Prvni CT sken, konkrétné sken mozku,
byl proveden v roce 1971. Jednalo se

o0 vysetfeni provedené na prototypu

CT, ktery zrekonstruoval Godfrey N.
Hounsfield a jeho tym z EMI Laborato-
ries, pricemz rekonstrukci CT obrazu
na matematické drovni se zabyval Allan
M. Cormack (1). Oba tito panové obdr-
Zeli za vyvoj CT v roce 1979 Nobelovu
cenu za fyziologii a medicinu (2). Od té
doby prosly témér vsechny komponen-
ty CT skeneru, at samotné rentgenky,

Major statement

This article summarises differences between

a conventional CT with energy-integrating
detectors and a CT with photon-counting de-
tectors. Furthermore, it describes principles of
data acquisition for ultra high resolution and
for spectral imaging.

SUMMARY
Stikupova L. Photon-counting CT

CT with photon-counting detectors is an
emerging technology that overcomes some
drawbacks of the conventional CT with energy-
integrating detectors. It can differentiate in-
dividual X-ray photons, so acquired data does
not suffer from electronic noise. Moreover,
photon-counting detectors provide ultra high
resolution without increased dose. And finally,
detectors provide spectral data which enables
differentiation of different materials in CT
data, therefore virtual monoenergetic and
non-contrast images can be reconstructed.

Key words: energy-integrating detector, mo-
noenergeticimage, photon-counting detector,
spectral data, virtual non-contrats image, ultra
high resolution.

detektory, zpiisob vzorkovani (ndbéru)
dat nebo zpUsob rekonstrukce, obrov-
skym vyvojem. Poslednim pokrokem

v CT zobrazeni, a dle FDA také nejvétsim
za posledni dekddu (3), se stalo pouziti
spektrdlnich detektord u CT.

Spektralni detektory se zacaly dlou-
ho pred pouzitim v CT zobrazeni pouzi-
vat v mamografii, prvni studie byly pub-
likovany kratce po roce 2000. Prvni FDA
schvaleni dostal mamograficky systém
Sectra MicroDose svédského vyrobce Se-
ctra v roce 2011 (4). Jiz tenkrat vyrobce
uvedl, Ze pouzitim photon-counting



detektor(i lze v mamografii snizit davky

priblizné na polovinu. Pouziti v ma-

mografii bylo snazsi nez u CT, protoze
mamografie vyuziva podstatné nizsi
fluence (toky) rtg fotond nez CT, kdy je
pfi béznych davkovych piikonech zazna-
menano az okolo 10° pulzli za sekundu

na plose 1 mm? (5).

Vyvoj a aplikace photon-counting
detektor(i u CT skener probihal posled-
nich vice nez 15 let, ale prvni CT skener
s photon-counting detektory schvéleny
pro klinické pouziti se dostal na trh az
vroce 2021.

Cilem tohoto clanku je:

1. vysvétlit rozdil mezi detektory vyu-
zivanymi konvencnim CT a photon-
-counting detektory

2. vysvétlit rozdil v akvizici pro ultra

vysokeé rozliSeni u detektord vyuziva-
nymi konvencnim CT a photon-count-
ing detektory

. vysvétlit ziskani spektralni informace

4., vysvétlit, jak se liST monoenergetic-
ké a virtualni nekontrastni obrazy
ziskané z dual-energy zobrazeni a ze
spektralniho zobrazeni

5. objasnit technické vyzvy a limitace CT
s photon-counting detektory

6. vysvétlit divody umoznujici snizeni
radiacni zatéze pacientd

7. popsat prinos CT s photon-counting
detektory

w

ROZDIL MEZI DETEKTORY
VYUZIVANYMI
KONVENCNIM CT

A PHOTON-COUNTING
DETEKTORY

Vsechny konvencni CT skenery vyuzivaji
scintilacni detektory. Jako scintilacni
materidl se nejcastéji vyuziva GOS nebo
Gd,0,S (5). Priabsorpci rtg fotond
vychdzejicich z pacienta v detekcnim
elementu scintilacniho detektoru do-
chdzi ke vzniku scintilaci - scintilaénich
fotond (svételnych zableskad), které
dopadaji na fotodiodu, ve které generuji
signal, jehoZz velikost je dmérna celkové
energii absorbovanych foton v detekc-
nim elementu. Pfi vyhodnoceni signalu
dochdzi k sumaci energie viech foton(
absorbovanych v jednom detekénim ele-
mentu do jednoho signdlu, proto se tyto
typy detektori oznacuji jako energy-in-
tegrating detektory (EID). Ve fotodiodé
vSak vznika signal i bez expozice, jedna
se o sum. Tento Sum musi byt odecten
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Graf 1. Detekce rtg fotoni u scintilaéniho detektoru

Graph 1. Detection of X-ray photons using an energy-integrating detector

od kazdého naméreného signalu, coz je
limitace pro nizkodavkova CT vysetre-
ni, kdy musi byt pfi ndbéru dat ziskdn
signdl vyssi, nezje Sum (6). Grafické
znazornéni EID je uvedeno v grafu 1.
Jak je zfejmé z grafu 1, mezi samot-
nymi detekcnimi elementy scintilacniho
detektoru se nachazeji septa zabra-
nujici optickému cross-talku. Cross-
-talk je jev, kdy je scintilace z jednoho
detekéniho elementu zaznamendna
v sousednim detekénim elementu, &mz
dochazi ke zkresleni signalu. Septa mezi
detekénimi elementy jsou vyrobena
z odrazivého materialu, a udrzuji tak fo-
tony vjednom detekénim elementu. Je-
dinym uzitecnym vystupem vznikajicich
scintilacnich fotond je, Ze dopadnou
na fotodiodu, ve které tak vznika signal.
Fotony, které nedopadnou na fotodiodu
v ramci detekéniho elementu, nepfi-
spivaji k vyslednému signalu a jejich
energie je ztracena, ¢imzZ se snizuje
geometricka Gcinnost detektoru.
Detekéni elementy u EID maji
vizocentru velikost cca 0,5-0,6 mm x
0,5-0,6 mm (redlnd velikost detekénich
elementi je cca 1 mm x 1 mm) a geo-
metrickou d¢innost 80-90 % (podil
absorbované energie vyuzité na tvorbu
uzitecného signalu) (5). PFi polovicni
velikosti detekénich element( a za-
chovani tloustky sept je geometrickd
Gcinnost detektoru podstatné nizsi. Je-
den vyrobce nabizi CT skener s velikosti
detekéniho elementu 0,25 mm a taktéz

s tencimi septy. Takové detektory a sa-
moziejmé mensi velikost ohniska umoz-
nuji ziskat lepsi prostorové rozlisent,
tedy maji lepsi diagnostickou vytéznost,
ackoliv davka pti nékterych skenech je
vy$si, nez je obvyklé (7). Nutnd pritom-
nost sept proti cross-talku je u CT s EID
limitaci, ktera neumoznuje zmensovat
velikost detekénich elementd ddle tak,
aby bylo mozné ziskat CT obraz s velmi
dobrym prostorovym rozlisenim pfi
rozumné davce.

EID nedokazou odlisit rtg fotony
rliznych energii, proto jsou nizkoener-
getické fotony vazeny nelimérné malo
(nizkoenergetické fotony jsou ty, které
prosly napf. jodovou kontrastni l[atkou
v pacientovi, ale neabsorbovaly se
v pacientovi Gplné, tedy fotony nesou-
ciinformaci o kontrastu). Vysvétleni
je nasledujici: Budou-li absorbovany
vjednom detekénim elementu tfi
fotony, kazdy o energii 40 keV, bude
vysledny signal stejny, jako by interago-
valjeden foton o energii 120 keV. Tedy
fotony s vyssi energii obvykle ,prevazi”
v souctu energii zjednoho detekéniho
elementu ty s nizsi energii, ¢imz se
zhorsuje kontrast rtg obrazu. Opticky
cross-talk a nelimérné vazeni nizko-
energetickych foton( jsou dvé hlavni
nevyhody EID (5).

Photon-counting detektory jsou
polovodicové detektory, nejcastéji CdTe,
CZT, v nichz absorpce rtg fotonu v po-
lovodicovém materidlu vede ke vzniku
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Axialni fezy pacienta, 5 mm, arterialni faze: M, 178 cm, 80 kg, LAT prdimér 34 cm, CTDI = 14,4 mGy (CT s EID vlevo) a CTDI = 8,6 mGy (CT
s PCD vpravo) (data pochdzeji z Pracovisté radiodiagnostiky a intervencni radiologie, IKEM)

Axial slices, 5 mm, arterial phase: M, 178 cm, 80 kg, LAT diameter 34 cm, CTDI = 14.4 mGy (left CT with EID) a CTDI = 8.6 mGy (right CT

with PCD) (data comes from the Department of diagnostic and interventional radiology, IKEM)

mnoha pard nabitych castic - elektronu
a kladné nabité diry. V silném elektric-
kém poli se elektrony pohybuji k pixelo-
vaté anodé (anoda rozdélena na pixely).
Kladné nabité diry se pohybuji ke kato-
dé, avsak jejich rychlost je podstatné
mensi a nejsou pfi vyhodnoceni signalu
brany v potaz, takze uzitecny signal je
ziskavan pouze od elektrond. Signal
vznikly na anodé dopadem mnoha elekt-
ron( pochazejicich z absorpce jednoho
rtg fotonu je zesilen a vytvarovan

do pulzu tak, Ze jeho vyska je imérna
celkové energii dopadajicich elektroni,
tedy i energii absorbovaného rtg foto-
nu. Tento typ detektoru umoznuje in-
dividualné odlisit jednotlivé rtg fotony
ijejich energii, proto se oznacuje jako
photon-counting detektor (PCD) neboli
detektor pocitajici fotony (5, 6).

Grafické znazornéni PCD je uvedeno
v grafu 2.

Jako materidl PCD pro CT se vyu-
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Graf 2. Detekce rtg fotonl u photon-counting detektoru

Graph 2. Detection of X-ray photons using a photon-counting detector
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v mamografii se pouzivajii Si polovodi-
Ce. Pro 120 kV rtg spektrum prochazejici
pacientem je pro stejnou absorpci (cca
95 % energie foton() potfeba pouze

1,7 mm polovodic¢ového materialu CZT,
ale 55 mm polovodicového materidlu Si.
Takova tloustka je pro vétsinu vyrobcl
neakceptovatelnd, a proto vyuzivaji ma-
teridl na bazi Cd, avsak jiz existuje jeden
vyrobce, ktery vyuzivd pravé zminény Si
materidl (8).

PCD mad ve srovndnis EID nékolik
vyhod. Mezi katodou a anodou je silné
elektrické pole, takze vzniklé elektrony
maji tendenci driftovat k elektrodé
pfimo, bez laterdlniho posunu. Nejsou
proto potfeba septa proti cross-tal-
ku. Vzhledem k tomu je geometricka
Gcinnost polovodicovych detektorl
vy$$i (9), uvadi se az 0 30 % (10). Pi-
xelovata struktura anody navic umoz-
nuje ve srovnani s klasickou anodou
jesté vice zlepsit prostorové rozlisent.
Nicméné piilis mald pixelovatd anoda
vede ke vzniku chyb v detekci, o kterych
bude fec pozdéji u limitaci PCD, proto
musi byt velikost pixelu anody uréitym
kompromisem (5). Dal$i vyhodou PCD je
amérné vazeni rtg foton( vSech energii,
jiz nedochdzi k jevu, ktery byl popsédn
u EID, kdy nékolik nizkoenergetickych
rtg foton(, které nesou uzitecnou
informaci o kontrastu, mohou byt pre-
vazeny jednim rtg fotonem s vysokou
energii. Dalsi velkou vyhodou je ener-
getické prahovani, tj. nema-li signal



vy

dostatecnou velikost — vyssi nez prah,
neni bran v potaz, ¢imz je mozné odlisit
signal vznikajici od nékolika malo rtg
foton, typicky pfi nizkoddvkovém CT
vySetfeni, od Sumu (6). Energetické pra-
hy se vyuzivaji pfi ziskavani spektralni
informace, o které bude fec déle.

U polovodicovych detektord je
velikost detekcnich elementd, Fikej-
me jim sub-pixely, velmi mald, cca
0,15-0,20 mm x 0,15-0,20 mm v izo-
centru, proto je mozné ziskat velmi
dobré prostorové rozliseni, podstatné
lepsinez u CTs EID (11), pfi nizké
davce. Pro normalni méd (tim je myslen
mad bez ultra vysokého prostorového
rozlisent) se proto ¢asto kombinuje
nékolik sub-pixeld dohromady, vétsSinou
od 2 x 2 do 3 x 3, a 0znacuji se jako
makroelementy. I pfi kombinaci vice
sub-pixelt dohromady je makroele-
ment mensi nebo stejny jako detekéni
element u konvencnich (T, ale je mozné
ziskat vice informaci o signalu, resp.
o0 absorbovaném fotonu.

ROZDIL V AKVIZICI

PRO ULTRA VYSOKE
ROZLISENI U DETEKTORU
VYUZIVANYMI
KONVENCNIM CT

A PHOTON-COUNTING
DETEKTORY

V predeslé casti bylo zminéno, Ze se

u PCD v normdlnim médu kombinuje
vice sub-pixelli dohromady do tzv.
makroelementu. Pro ultra vysoké
prostorové rozliseni (UHR) se u PCD
vyuzivaji pravé jednotlivé sub-pixely,
¢imz je mozni ziskat lepsi prostorové
rozliSeni, aniz by byla potfeba pfilis
vysoka ddvka, coz je pfipad UHR u EID.
U EID hraje vyznamnou roli velikost
detekéniho elementu. Protoze je stan-
dardné velikost detekénich elementd
0,5-0,6 mm x 0,5-0,6 mm v izocentru,
vyuziva se pro UHR aktivniho zastinéni
plochy detekénich elementi, tzv. comb-
-filtr (hfebenovy filtr). Ukdzka takového
zastinénije uvedena v grafu 3 vlevo. Pfi
UHR mddu s pouzitim EID je cast rtg fo-
ton( vychdzejicich z pacienta ztracena,
protoze je pohlcena aktivnim stinénim,
takze je potteba vyssi davky. Nékteré
studie uvadéji potrebu zvyseni davky
050 % (12). Pfi UHR s PCD se pouze

| ED |

| UHREID |

detekéni element

odrazivd septa

aktivni zastinéni
detekcnich casti element(
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Graf 3. Normalni méd a méd pro ultra vysoké rozliseni pro energy-integrating detektory (vle-
vo) a normalni méd a méd pro ultra vysoké rozliSeni pro photon-counting detektory (vpravo)

Graph 3. Normal mode and ultra high resolution mode for energy-intergrating detector (left),
and normal mode and ultra high resolution mode for photon-counting detector (right)

zméni zplsob vyéitani signalu, jiz nenf
kombinovan napft. z plochy 2 x 2 sub-
-pixely, ale vycita se signdl z kazdého
sub-pixelu samostatné (graf 3 vpravo),
takze neni divod zvysSovat davku jako
v pfipadé EID (5).

ZISKANI SPEKTRALNI
INFORMACE

AZ dosud, tedy pfed zavedenim PCD

do klinické praxe, bylo spektralnim
zobrazenim mysleno zobrazeni p¥i dvou
energiich, tedy dual-energy zobrazeni.
Ziskani dat pro dvé energie, typicky
pouzitim dvou rtg spekter generova-
nych pfi rGznych napétich (elektrickych
potencialech), napft. 70-80 kV a 140 az
150 kV, bylo raznymi vyrobci ziskdvano
rdizné. Dva vyrobci vyuzivali techniku
pfepindni napéti mezi dvéma hodnota-
mi v pribéhu jedné rotace. Dalsi vyrob-
ce vyuzival dvou sad zdroje a detektort,
kazdy pracujici ptijiném napéti. A jeden
z vyrobcli vyuzival sandwichovou tech-
nologii usporadani detektord (13).

PFi vycitani signdlu u PCD jsou
ziskany pulzy, jejichz velikost je Gmérna
absorbované energii rtg fotonu. Pulz
je poslan na kompardtor pro porov-
nanis prednastavenym energetickym
prahem, avsak jesté nedochazi k pfira-
zovani fotonl do energetickych bind.
Odpovéd komparatoru je pouze: ma-li
pulz energii vys$si nez prah, pakje
zapocten, nema-li pulz energii vyssi nez
prah, pak se nezapocitava. Kdyby byl
energeticky prah nastaven na 50 keV,
pak systém stanovi pocet pulzl s energif
vyssinez 50 keV, tedy s energii 50 keV
az maximalni energie, napt. 120 keV pfi
pouziti spektra generovaného pfi napéti

50 keV stanovit nedokdze. Prozatim

mad sub-pixel u komercné dodavaného
CT s PCD pouze dva energetické prahy
(14). Pro spektralniinformaci (mysleno
pouziti vice nez dvou prah() se musi
kombinovat vice sub-pixelt dohromady,
kazdy poskytuje informaci o poctu pulzi
v zdvislosti na energetickém prahu.

Necht jsou energetické prahy sub-
-pixelu 25 a 50 keV. Pak systém stanovi
pocet fotond s energii vétsi nez 25 keV
a pocet foton( s energif vyssi nez
50 keV. Odectenim poctu foton( s ener-
gii vétsi nez 50 keV od poctu fotond
s energii vétsi nez 25 keV dostdvame
pocet fotond s energii 25-50 keV, tedy
pocet fotond v urcitém energetickém
binu. Maximdlni pocet energetickych
bind na jeden makroelement je proza-
tim ctyri (5).

Pro lepsi ndazornost stanoveni poctu
foton(i v energetickych binech uvazme
nasledujici priklad: Mé&me rtg spektrum
generované pfi napéti 120 kV, j., ma
energii od cca 15-20 keV (ovlivnéno
vystupnim okénkem rentgenky a filtraci
rtg svazku) do 120 keV, které prochazi
pacientem, ve kterém se zeslabi. Z pa-
cienta vychdzi rtg spektrum, které ma
maximdlni energii stejnou jako pdvodni
spektrum (je velmi mald pravdépodob-
nost, ze alespon nékolik rtg foton(

o0 energii 120 keV projde pacientem bez
interakce, ale presto existuje), ale ma
jinou distribuci rtg fotond. Ukazka rtg
spektra pred pacientem a za pacientem
simulovanym 25 cm vody je uvedena

v grafu 4 i s pribliznym poctem rtg
fotond.

Déle mé&me kombinaci nékolika
sub-pixell, napf. 2 x 2 a zvolme si
energetické prahy 25, 50, 75 a 90 keV,
jakjeuvedenovgrafu5(T,T,T,aT,).
Na ose X je Cas, na ose Y vyska vznik-
lého pulzu, ekvivalentné vyjadfrena
vjednotkdch keV. Ma-li pulz (hodnota
pulzu odpovida energii absorbovaného
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Graf 4. Rtg spektrum generované pii 120 kV pied vstupem do pacienta (vlevo) a po priichodu pacientem simulovanym 25 cm vody (vpravo)
Graph 4. X-ray spectrum generated at 120 kV before attenuated by the patient (left) and after patient’s attenuation (right), patient’s attenua-

tion simulated by 25 cm of water

fotonu, jak bylo zminéno vyse) hodnotu
vyssinez prvni prah - 25 keV, ktery
oddéluje Sum od uzitecného signalu,
pak je zaznamenan ve skupiné foton(

s energii 25-120 keV. V grafu 5 je to
pouze pét pulzl. Prekroci-li vyska pulzu
dalsi prah, tentokrat 50 keV, pakje pulz
zaznamenan ve skupiné foton( s energif
50-120 keV, v grafu 5 jsou to pouze

tfi pulzy. Prekroci-li vyska pulzu prah
75 keV, pak je pulz zaznamenan do sku-
piny foton( s energii 75-120 keV, v gra-
fu 5 jsou to pouze dva pulzy. A prekroci-
-li vyska pulzu posledni prah, 90 keV,
pak je pulz zaznamenan do skupiny
fotond s energii 90-120 keV, v grafu 5
je to pouze jeden pulz. Odectenim poctu
fotond s energii 90-120 keV od poctu

100

foton( s energii 75-120 keV dostavam
pocet fotond s energii 75-90 keV, tedy
pocet fotond v energetickém binu
75-90 keV. Podobné se odectou pocty
foton( v ostatnich binech a vysledkem
je pocet foton(i v energetickych binech
25-50 keV, 50-75 keV, 75-90 keV
a90-120 keV (graf 6).

Kazdy sub-pixel ma tedy maximal-
né dva energetické prahy, jak bylo
zminéno vyse, ale svazanim signalu
jednoho sub-pixelu se sousednimi,
tzv. pixel binning, lze ziskat spektralni

informaci ve vice energetickych binech.

Pixel binning se li$ v zavislosti na kon-
krétnim CT skeneru, néktefi vyrobce
ziskavaji spektralniinformaci svazanim
2 x 2 sub-pixell (15), jini svdzanim

vyska pulzu (ekvivalent v keV)

75 |

0 100

200 300

cas (ns)

Graf 5. Zaznamenané pulzy v zavislosti na energetickych prazich (prevzato z publikace Flohr T, etal.)

Graph 5. Registered pulses according to energy thresholds (courtesy of Flohr T, et al.)
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3 x 3 sub-pixell (16, 17). Jak komercné
dostupné, klinicky schvalené, CT's PCD,
tak také prototypy CT s PCD vyuzivaji
maximdlné ctyfi energetické biny, ale

v publikacich se objevuje u vyzkumnych
systémi moznost az osmi energetickych
bin( (18).

Ziskanim spektralniinformace je na-
sledné mozné zrekonstruovat CT obrazy
pFi rliznych energiich, tzn., kdybychom
méli monoenergeticky svazek (misto
polyenergetického, ktery se standardné
vyuziva) jedné konkrétni energie, jak
by v takovém pripadé vypadal CT obraz.
Mimo to je mozné zrekonstruovat CT
obrazy ukazujici zastoupeni rliznych
materiald, napf. jodu v tzv. jodové
mapé. Avsak ve srovnani s dual-energy
zobrazenim je mozné odlisit vice mate-
riald, a provést tak presnéjsi dekompo-
zici materiald ve voxelu.

MONOENERGETICKE

A VIRTUALNI NATIVNI
OBRAZY ZISKANE Z DUAL-
-ENERGY ZOBRAZENI

A ZE SPEKTRALNIHO
ZOBRAZENI

PFi konvencnim CT skenu jsou k dispo-
zici informace o linedrnim souciniteli
zeslaben (CT ¢islo (HU) je stanoveno
pomoci tohoto soucinitele, takze

z (T ¢isla lze zpétné stanovit linearni
soucinitel zeslabenf). Je-li k dispozici
jedna hodnota linearniho soucinitele
zeslabenf (ziskand pfi jednom napéti),
neni mozné fici, je-li ve voxelu zfedéna
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Graf 6. Znazornéni energetickych rozmezi, ve kterych jsou ziskavany pocty rtg fotond pro nasledny vypocet poctu fotonii v energetickych binech

Graph 6. Illustration of energy boundaries in which the X-ray photons are registered and from which number of photons in energy bins are deter-

mined
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Graf 7. Linearni soucinitel zeslabeni pri jedné energii (Cervena Sipka) neumoziiuje odlisit,
jedna-li se o kontrastni latku nebo kost, pfipadné kalcifikaci, ale je-li k dispozici informace
i pti jiné energii (modra Sipka), pak je mozné odlisiti dva materialy mezi sebou

Graph 7. Linear attenuation coefficient known for one energy (red arrow) does not allow
differentiation of iodine contrast medium and bone (calcification) but linear attenuation
coefficients known for two energies do allow differentiation of two materials (blue arrow)
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Graf 8. Ze znalosti linedrniho soucinitele zeslabeni pfi dvou energiich (40 a 80 keV) lze vypoci-
tat linearni soucinitel zeslabeni vapniku jako linearni kombinaci dvou bazi - jodu a vody
(Ca=0,12*1 + 0,88*voda)

Graph 8. Linear attenuation coefficients known for two energies (40 and 80 keV) allow calcu-
lation of the linear attenuation coefficients of calcium as a linear combination of two basis -
iodine and water (Ca =0.12*I + 0.88*water)

jodova kontrastni latka nebo je-li tam
obsazena kost, protoze se oba dva
materidly chovaji pfi té jedné konkrétni
energii stejné, maji stejnou hodnotu li-
nearniho soucinitele zeslabeni (graf 7 -
Cervend Sipka). Kdyby byla k dispo-

zici jesté jedna hodnota soucinitele,
ziskana pFi jiné energii (jiném napéti),
pak je mozné odlisit jodovou kontrastni
latku od kosti, prip. kalcifikace (graf 7 -
modra Sipka) (10).

Standardné se pro ziskani informa-
ce o linedrnim souciniteli zeslabent
pouziva dual-energy akvizice, kdy jsou
data ziskana pfi dvou energiich, resp.

s pouzitim dvou rtg spekter. Spektrem
pri napéti 80 kV (efektivni energie spek-
tra cca 40-50 keV) a pfi napéti 140 az
150 keV (efektivni energie 80-100 keV)
(graf 8) (efektivni energie spekter

40 keV a 80 keV). Pro kazdy voxel tak

je k dispoziciinformace o linedrnim
souciniteli zeslabeni pfi dvou energiich,
diky ¢emuz je mozné odlisit, jednd-

-li se o kontrastni latku nebo vapnik.
Informace ziskané pfi vice nez jedné
energii se pak vyuzivaji k dekompozici
materidlu ve voxelu.

Dekompozici je mysleno rozlozeni
linedrniho soucinitele zeslabeni voxelu
do dvou zakladnich bazi. Jako baze se
pouzivaji nejcastéji jod a voda, tedy
jeden materidl s velkym zeslabenim,
druhy material s malym zeslabenim.
Kombinaci linedrnich souciniteldl zesla-
beni téchto dvou bdzi lze nakombinovat
zeslabeni jakéhokoliv jiného voxelu
(graf 8), kde jsou pouzity jako bdze jod
a voda pro simulaci zeslabeni vapniku
(fesenim dvou rovnic o dvou nezna-
mych lze odvodit, Ze linedrni soucinitel
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Graf 9. Znazornéni dekompozice do tfi bazi
diky spektralnimu zobrazeni (pfevzato z pub-
likace Willemink MJ, et al.)

Graph 9. Decomposition into three basis
enabled by spectral imaging (courtesy of
Willemink MJ, et al.)

vapniku (ze napsat jako 0,12*lin. sou-
Ciniteljodu s hustotou 1 g/cm?® +
0,88*lin. soucinitel vody) (10).

Znalost slozeni jednotlivych voxell
umoznuje zrekonstruovat virtualni
nativni (nekontrastni) CT obrazy, jedno-
duse se prepocitaji jednotlivé linear-
ni soucinitele zeslabeni ve voxelech
najinou energii. Soucasné je mozné
zrekonstruovat napf. jodové mapy, které

znazornuji oblasti, kde se koncentruje
jodova kontrastni latka. Avsak publiko-
vané studie ukazuji, Ze virtualni nativni
CT obrazy se li$7 od skutecné nativnich
CT obraz(i v signalu nékterych organi

a tkani. Ve studii (19) se absolutni
rozdil pohyboval pro 92 % méren{ (pro-
vedend u 86 pacient(, celkem 2637 mé-
feniv rliznych organech ve virtualnich

i skutecnych nativnich CT obrazech)

do 15 HU. Z pohledu kalcifikaci publiko-
vané studie uvadéji, Ze kalcifikace jsou
na virtualnich nativnich CT obrazech
méné denzni, nez jsou na skutecnych
virtudlnich obrazech (20).

Divodem odlisnosti je, Ze pFi
pouZziti pouze dvou bazi, tedy pfi
dual-energy zobrazeni, algoritmus
nedokaze dostatecné dobfte odlisit
jodovou kontrastni ldtku a vapnik,
takze pak linedrni soucinitel kalcifi-
kace bude rozepsan jako kombinace
linedrniho soucinitele jodu a vody, ale
pFi nizkych energiich se vapnik chovd
znacéné odlisné od jodu, takze dekom-
pozice bude nepresna. Dalsi dlivody,
pro¢ dekompozice nefunguje presné,
jsou i fyzikalni - tvrdnuti svazku
(beam hardening), pfitomnost rozpty-
leného zareni a efekt Castecného obje-
mu (partial volume artefakt) (21).

P¥i spektralnim zobrazenim je k dis-
poziciinformace o zeslabeniv daném
voxelu pro vice energii nez pro dual-
-energy zobrazeni, proto se vyuziva
dekompozice do tfi bazi - jod, voda
a vdapnik (10). Grafické zndzornénf je

uvedeno v grafu 9. Spektralni zobrazeni
pFineslo zpresnéniv kvantitativnim
hodnoceni virtudlnich nativnich obraz(,
jak uvadf autofi studie (22), nicméné
existujii studie, ve kterych autofi
uvadéji opak (23). Rozdil mezi virtual-
nim a skutecnym nativnim CT obrazem
zlstava v nékterych pripadech vétsi,
nez bychom cekali, proto by pfi klinic-
kém hodnoceni virtudlnich nativnich CT
obraztl, zejména konkrétnich hodnot
(T cisel, méla byt na misté obezfetnost.
Avsak z pohledu odstranéni kontrastu

z aorty a kalcifikaci pfi hodnoceni aor-
talniho stentgraftu autofi jiné studie
(24) uvadéji, ze CT obrazy byly dosta-
tecné kvality.

LIMITACE CTS PHOTON-
-COUNTING DETEKTORY

PFi nacitdni a vyhodnoceni signélu

od absorbovanych rtg foton( existuje
nékolik limitaci, se kterymi se museji
vyrobci vyporadat. Jednou z nich je sdi-
leni naboje, je-li rtg foton v polovodico-
vém materidlu absorbovan na rozhrani
dvou pixell anody. V takovém piipadé
se jeden vétsi signal rozpadne na dva
mensi, které jsou detekovany ve dvou
sousednich pixelech anody a energie
interagujiciho rtg fotonu je vyhodnoce-
na nespravné. Z tohoto diivodu nemze
byt pixel anody pFilis maly, aby se tento
efekt neprojevoval jesté vice. Resenim

Axialni fezy pacienta, 5 mm, arterialni faze: M, 174 cm, 90 kg, LAT pramér 37 cm, CTDI = 19,9 mGy (CTs EID vlevo) a CTDI = 10,4 mGy (CT
s PCD vpravo) (data pochdzeji z Pracovisté radiodiagnostiky a intervenéni radiologie, IKEM)

Axial slices, 5 mm, arterial phase: M, 174 cm, 90 kg, LAT diameter 37 cm, CTDI = 19.9 mGy (left CT with EID) a CTDI = 10.4 mGy (right CT

with PCD) (data comes from the Department of diagnostic and interventional radiology, IKEM)
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Axialni fezy pacienta, 5 mm: M, 192 cm, 93 kg, LAT prdmér 38 cm, CTDI = 10,3 mGy (CT s EID vlevo) a CTDI = 9,0 mGy (CT s PCD vpravo)
(data pochazeji z Pracovisté radiodiagnostiky a intervenéni radiologie, IKEM)

Axial slices, 5 mm: M, 192 cm, 93 kg, LAT diameter 38 cm, CTDI = 10.3 mGy (left CT with EID) a CTDI = 9.0 mGy (right CT with PCD) (data
comes from the Department of diagnostic and interventional radiology, IKEM)

by byl vétsi pixel anody, ale tim dochazi
ke ztraté prostorového rozliseni (9).

Dalsi limitaci je tzv. K-escape, ktery
opét vede k nespravnému vyhodnoceni
energie absorbovaného rtg fotonu,
kdy je energie vyhodnocena jako nizsi.
PFi jevu K-escape dochdzi k tomu, zZe
absorpce rtg fotonu v polovodicovém
materidlu zplsobi vznik charakteris-
tického (konkrétné fluorescencniho)
zareni, které je bud ndsledné deteko-
vano a ve spektru vznika pik o energii
odpovidajici tomuto charakteristickému
zareni, nebo je energie charakteristic-
kého zareni odnesena jinam a ve spek-
tru detekujeme signdl absorbovaného
fotonu zmenseny o energii charakteris-
tického zarent, takze je v detekovaném
spektru napocitdn jako foton s nizsi
energii (6).

Treti limitaci je tzv. pile-up efekt, kdy
pfi absorpci nékolika rtg foton( ve vel-
mi kratkém case za sebou dojde k su-
maci jejich signald, takze pak systém
vyhodnoti energii rtg fotonu jako vétsi,
nez plivodné byla. To se déje s vétsi
pravdépodobnosti pfi vyssich fluencich
(tocich) rtg foton(, jakymi jsou pravé
fluence u (T, tj. téch dfive zminénych az
10° pulzl za sekundu na plose 1 mm?,
ale po prichodu pacientem se fluence
snizi na 108 pulzd za sekundu na plose
1 mm2. Tento efekt lze potlacit také
energetickym prahovdnim, tzn., energie
absorbovaného fotonu nemdze byt
nikdy vys$si, nez je maximalni energie
generovand spektrem. Mimo to lze

pile-up efekt redukovat mensi velikosti
detekéniho elementu (5, 9).

Sdileni naboje a K-escape je mozné
redukovat vétsi velikosti detekéniho
elementu, pile-up efekt [ze naopak zlep-
Sit mensi velikosti detekéniho elemen-
tu, takze ve vysledku je potreba udélat
kompromis.

DUVODY UMOZNUJici
SNIZENI RADIACNI ZATEZE
PACIENTU

Jednim z benefitl spektralniho zobrazeni
je snizeni davek pacientdm diky eliminaci
elektronického Sumu, piipadné udrzeni
davek, ale za ceny podstatné lepsi kvality
CT obrazu, pfipadné oboji soucasné.

V IKEM je CT s PCD nainstalovano pouze
cca 3 tydny (v dobé odeslani ¢lanku),
takze davkové studie pro skupiny
pacientd jesté provedeny nebyly, avsak
iz nékterych predbéznych porovnani lze
konstatovat, Ze kvalita CT obrazu je lepsi
nez u predeslého CT skeneru Somatom
Definition Flash (Siemens, instalace
2010) a/nebo davky pacientl nizsi.
Ndsledné je uvedena ukdazka nékolika
pacientd. Porovnani radiacni zatéze je
pouze ve formé porovnani CTDI | (26),
coz je veli¢ina, ktera kvantifikuje velikost
davkového vystupu z rentgenky, ale pro
porovnani davky u dvou totoznych axial-
nich fez( stejného pacienta je tato veli-
¢ina dostatecna. U pacienta na obrazku 1

byla dévka u CT vysetienis PCD o 40 %
nizsi, u pacienta na obrazku 2 0 48 %
niz§i nez u CT vySetrfeni s EID.

Mimo redukci radiacni zatéze se
ocekava také redukce mnozstvi podané
kontrastni latky, protoze je u CT's PCD
mozné zvysit kontrast obrazu na zdkla-
dé znalosti spektrdlnich informaci.

PRINOS CTS PHOTON-
-COUNTING DETEKTORY

Spektralni zobrazeni mimo vyse
zminéné umoznuje redukci kovovych
artefaktd, ukazka redukce artefaktd
ze srdecni podpory HeartMate 3 je
uvedena na obrazku 3. Nynéjsi soft-
warova verze pro zpracovani dat zatim
neposkytuje pokrocily software pro
redukci artefakt(, takze tato redukce
artefaktl je pouze vysledkem ziskanym
ze spektralnich dat.

Vzhledem k lepSimu prostorovému
rozliSeni se ocekdva kvalitnéjsi zobraze-
ni vyuzitelné zejména pro zobrazovani
kosti, muskuloskeletdlniho systému,
plic a kardiovaskularniho systému.

Diky simultanni akvizici dat v nékolika
energetickych binech je moznad lepsi
materidlova dekompozice, odectent
kalcifikact, rekonstrukce virtudlnich
monoenergetickych a nativnich obraz(.
Diky vétsi citlivosti detektor( se oce-
kava sniZeni radiacni zatéze pacientd,
cozjiz doklada i studie (27), aje to
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ziejmé také z CT vySetfeni pacientd,
ktefi podstoupili CT vysetfeni na starsim
isoucasném (T skeneru, lepsi kvalita

u bariatrickych pacientd (vyhneme se
nedostatku fotond pfi akvizici z urcitych
projekci, tzv. photon-starvation), ajiz

zminéna redukce kovovych artefaktd.

V neposledni fadé je diky stejnému va-
zeni rtg fotond rGznych energii mozné
ziskat lepsi kontrast v obraze, a snizit
tak mnozstvi podavané kontrastni latky.
Do budoucna se ocekava, ze bude diky

spektrdlniinformaci mozné podat dvé
kontrastni latky, napft. jodovou a gado-
liniovou, a provést hodnoceni syceni pfi
prvnim prichodu pomoci prvni kontrast-
ni latky a hodnoceni pozdniho syceni
pomoci druhé kontrastni latky (25). ®
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