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Republic

Diagnostic X-rays are the most important man-mazlegce of radiation exposure
for the general population, contributing about 1dPthe total annual exposure worldwide
from all sources. However, although diagnostic ¥srgprovide great benefits, it is
generally accepted that their use involves somédl sisla of developing cancer. The risk to
an individual is probably small because radiatiamsea$ are usually low, but the large
number of people exposed annually means that ewafl sxdividual risks could translate
into a considerable number of cancer cases.

The aim of this work was to reestimate this risklom basis of the annual number of
CT examinations undertaken in the Czech Republit tgpical doses applied. But there
wasn't possible to find necessary data for planmattonings by return, because their
archiving isn't obligatory.

This study, therefore, only describes common inoeeof ionising radiation with
human organism and further, all inevitable math&raly-physical equations needed for
realization of primary planned investigation, wathnecessary datal inputs included.

In findings of this work there are drafted and destated procedures, how to

obtain and cultivate needed data, so it was pastabtompare it with technical literature.
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1 - Uvod

Problematika radiodiagnostickych vy&stacich postujpje mi blizka. Poprve jsem
se s &mito diagnostickymi modalitami setkal jako stud¥yESi odborné zdravotnickeé
Skoly v Hradci Krélove, kterou jsemdad studovat po ukamni studia na stdni Skole.

Zde, v ramci studijniho oboru diplomovany radioldgi asistent, mi byly tyto techniky
zevrubrg predvedeny a na zaklagirednasSek nasich lekiriékad z Fakultni nemocnice
Hradce Kralové, jsem #2al pronikat jak do podstaty fungovani klasické geniové
skiagrafie, tak do jiz mnohem sofistikowggich metod, jako je naiklad nuklearni
magnetickd rezonance a vyetni tomografie. Posledni dymenované modality jiz

v té dolg zaujaly natolik, Ze jsem se na konci druhéhimiku rozhodl pséat svou
absolventskou préaci o jedné z nich, o nuklearnimatigké rezonanci.

ProtoZze mi obor radiodiagnostiky zaujal a mimo jiné jsem mdtbi po
akademickém titulu, rozhodl jsem se nastoupitiiiauzny obor na Zdravogrsocialni
fakult¢ Jihateské univerzity. Zde se mi byl umainpiistup k dalSim, komplexysim a
hlubSim informacim. V této déljsem ale zarovezatal narazet na ziay nedostatek
oborové literatury ¥estire. | to pak bylo nakonec jednim #wbda, pras jsem si jako téma
své bakaléské prace zvolil z jiného, ale taktéz oblibenéhoropradioterapie.

Pfed uzavenim bakalgského studia se mi naskytla mozZnost zvySit si svoji
kvalifikaci studiem navazujiciho magisterského abdto rkolika tydnech zvazovani jsem
se rozhodl zvednout i tuto hozenou rukavici a taknj se dostal na obor krizova
radiobiologie a toxikologie. i@stoze tento obor neni yvimé navaznosti na mé
piedchazejici studium, doufal jsem vjeho &s@ zvladnuti, protoZze se zaklady
radiobiologie i toxikologie jsem byl sezndmen jibakaldském programu. VSechny tyto
zkuSenosti a informace, které jsem nabyl a ziskgiedchozich letech, &rpak ovlivnily gi
vybéru tématu mé magisterské prace. Témata vypsandeoceZolzerem & okamzie
oslovila diky svému obsahu, ktery mi byl zndmy a&rktjsem si tim padem troufl
zpracovat. Diky vSenginto okolnostem se tak moji volbou stalo téma s edzyRadig&ni
rizika potenciald spojena s pitacovou tomografii WCeské republice*.



2 - Sowasny stav dané problematiky

Diagnostické rentgenové paprsky jsou g&im unglym zdrojem zéeni, kterému
je celos¥tové obyvatelstvo vystaveno. Tato expozice séliEné rovna 14% celkové
celosytové kazdoroni expozice ze vSech zdiiojDiagnosticka rentgenova vygeni jsou
v sowtasné medicih velmi €Zko nahraditelna a v mnohdipadech dosud nezastupitelna.
Proto je pinos v podob ziskané diagnostické informace tak vysoky, fv@zi utité malé
riziko vyvolani rakoviny, které uwethto vySeteni existuje i v satasné dob. Podle udaj
v odborné literatte by @iblizné jedno procento navvzniklych nadorovych onemoéni
mohlo byt vyvolano oz&nim o nizkych davkach, pochazejicim z diagnosticksnetod
vyuzivajicich rentgenové ni. Totocislo je sice porrné malé, ale v powru k patu
obyvatel vCeské republice z# vypliva, Ze vySéenim na vypdetnim tomografu je
mozné vyvolat azdkolik desitek pipadi nezadouciho nadorového onemadrea rok.

Jednou ze studii provedenou na toto téma je vyzkugika rakoviny z
diagnostickych rentgenovych vyBati, provedenou tymem lé&lek ve Velké Britanie (1).
Jejich vysledky ukazuji, Ze ve Velké Britanii bylmbyt okolo 0.6% odpovidajiciho rizika
(attributable risk) rakoviny u lidi do¢ku 75 let gisuzovano rentgenovym diagnostickym
procesm. Tato procentualni hodnota je ekvivalentni prio789 pipadi rakoviny r@né.
Jejich vyzkum pak zobecnili pro 13 dalSich rozvymht zemi, kterym jejich odhady
piisuzuji miru tohoto rizika v rozsahu od 0.6 do 1.8%dnou zi&chto zemi je iCeska
Republika.

Podobnou problematikje mozné najitieba na internetovych strankach American
journal of radiology (3), kde je zimvana studie Estimated risks of radiation-included
cancer from pediatric CT Zde je uvedeno, Ze vysSi davky a zvySeni cetmaiho rizika
plynouciho z oz&ni v dtstvi produkuje vyrazny nast v odhadovaném riziku z vyseni
na CT, znan¢ se giblizujicim k odhadm pro dosplou populaci. Odhadované celoZivotni
riziko umrtnosti na rakovinu z vystaveni-séerd z CT pro &ti ve wku 1 roku je 0.18%
pro vySeteni t¥icha a 0.07% pro vy3@ni hlavy. To jetadow¥ vy3Si hodnota neZ pro
dosglé. Ackoli tato ¢isla podle vyjateni tvarca jeS€ reprezentuji malé zvySeni umrtnosti



na rakovinu v kontrastu gippzenym pondrem pozadi. Pro Spojené Staty Americké se zde
uvadi, Ze bylo réen¢ provedeno asi 600.000 CT vy&sti abdominalni krajiny a hlavy u
déti mladSich 15 let. Dle hrubého odhadu pak byla®tano, Ze 500 Z¢hto jednotlivé

by mohlo nakonec zeifit na rakovinu vyvolanou radiaci pochazejici z G$etreni.

DalSi zajimavou studii jeEstimated radiation risks potentially associatedhull-
body CT screenirig publikované na serveru Radiology (2). Dle odbkiénz Center for
Radiological Research, Kolumbijské University, jdhadovanad davka pro plice nebo
Zaludek z jednotlivého celdového CT vySdeni je 14-21 mGy. To odpovida oblasti
davek, pro které existujeripy dikaz zvySené umrtnosti na rakovinu u lidi, tktgreZili
vybuch atomové bomby. Uhrn davky pro opakovana tigié jsou korespondibitnvy3si.
Autori vyuzili odhadovana rizika rakovina pro U.S. obtalatvo, odvozena z dat o
amrtnosti na rakovinu atomové bombiidouZzend, spolu s vygdanymi davkami oz&ni
z celotloveho CT vySéeni, odhadovat #ani rizika spojeny s jednotlivy a mnohonasobné
celoglové CT vySateni.

Jednotlivé celaiové CT vySeteni u dosplého ve ¥ku 45 let niize mit za nasledek
odhadované celoZivotni vlastnost riziko amrtnostirakovinu kolem 0.08%. Vifpact, Ze
tento 45-lety dosfly planovi# podstoupi kazdy rok jedno celtiivé CT vySeteni az do
véku 75 let (30 vySéeni), pak jeho celkovy odhadovany celozivotiiistek rizika amrti
na rakovinu je asi 1.9%.

Tento problém je diskutovanrgvazié v odbornych lékiskych publikacich, kdy
se na B ale zandti i klasiti Zurnalisté. Tak tomu bylo n#iglad i v piipact ¢lanku
, Tausende verstrahlt - weil Arztpraxen ums Uberlek@mpfets z némeckych novin Der
Spiegel (13). Takovyto tisk alefipasi porgrn¢ zkreslena nebo nelplna data. Potom je
mozné deoist se 0 mnoha tisicich paciénktei zenieli na rakovinu vyvolanou o¥énim
pii diagnostickych vySéenich, nebo o nezodp&inosti a laxnim fistupu indikujicich
|ékar.

Takovéto nadsazené a praxi vzdalenéstivie teba brat s rezervou a je vyhodné

ucinit si 0 daném tématu vlastni ndzor podloZenyistadserioznich zdravotnickych studii.



V tomto pipact je tato moznost o to jednodussi, Ze mmmany élanek neunikl pozornosti
odborné viejnosti a tak na & Prof. Dr. A. M. Kellerer reagoval ve svérianku
~-Kommentar zur Diskussion um Krebs durch Réntgeguiiestik publikovaném na portalu
uni-protokolle (8).

Zde oponuje zmiimémuclanku tak, Ze mnoho rentgenovych vysef si dnes Zada
daleko menSi davky #éni jako dive. Na druhé stranjsou zde zcela nové moznosti
vyuziti, nagiklad paitacova tomografie. Vesss se proto $edni expozice lidi z
rentgenové diagnostiky zmenSuje. Redukce davkydiolagické diagnosticeistava tedy
vyznamnym ukol; redukce lékekych expozic ze #éni, aniz by fitom utrgla potebna
diagnosticka informace, jeubkZitym zédsadnim Ukolem. Redukce davky v iékd,
zlepSeni dozimetrie a riziko-stanoveni jsou uz tdl@ho vyzkumnym tématem GSF -
vyzkumného sediska pro progedi a zdravotnictvi, v Mnich@v

Clanek z deniku Der Spiegel vychazi ze studie z @xfokde se uvadi Ze v
Némecku niize byt zgisobeno ron¢ az asi 2 000 onemoémi rakovinou u lidi do &u 75
let kvili expozicim z lékéského oz#eni. Rislusnécislo pipadi umrti na rakovinu by
mohlo byt asi 1000. K tomu by ovSem takél iyt otewen protiitet. Kolik z asi 320 000
roéné now onemocknnych na rakovinu v #&mecku je uzdraveno, kdyZ rentgenova
diagnostika nyni umaitije divejSi rozpoznani onemoéni a lepSi oSébvani? Bitom
diagnostice rakoviny poslouZi jen jeda nepatdst rentgenovych vySehi. Celkovy
uzitek je nesnadné vislit, prevliada ale zdaleka riziko.

Instituce, kterd monitoruje skutgosti souvisejici s expozici populace ionizujicim
za&enim a hodnoti efekty #pobené expozici ionizujicimu izhi, je UNSCEAR. Jeji
vypaity a odhady jsou zdkladem pro ohodnoceni tedie rizika, vyvoj a zlepSovani
ochrannych opé&tni a staly se podkladem pro mnohé z vySe uvedestucdiii.

UNSCEAR byl zaloZzen 3.12. 1955 patnacti staty, miderymi bylo i byvalé
Ceskoslovensko. V jpbéhu let se stal UNSCEAR uznavanou autoritou na pobvni
expozice a biologickych efektzpisobenych ionizujicim zanim, by bylo vyuzivano

mirové ¢i vojensky, pochazejici Zodnich i undlych zdroji.



V souwasné dob vydava tato organizace zpravy tykajici se rizikdispbeného
radonem, biologickych efekta efekfi na arovni butk a epidemiologickych studii na téma
vlivu ionizujiciho z@eni na vznik rakoviny. V neposlediad pripravuje a referuje své

zpravy pro Valné shromé&di Spojenych narad

3 - Cil prace a hypotézy

3.1 - Cil prace

Cilem této prace je odhadnout rozsah rizika vzn&dorového onemoéni
indukovaného v populaci zvySenou rattibzatzi pochazejici z vys&vani na vypsetnim
tomografu praCeskou republiku porovnanim zg#iych dat s vysledky podobrzansrené
studie. Touto praci je studie provedena skupirimlaypaticich pod Britske
epidemiologické od&eni pro vyzkum rakoviny a sluzebni adiehi klinickych zkousek a
odctleni epidemiologickych studii na Oxfordské univeérZCancer Research UK
Epidemiology Unit and Clinical Trial Service Uniné Epidemiological Studies Unit,
University of Oxford), publikované v odbornérasopise The Lancet pod ndzvem Riziko
rakoviny plynouci z diagnostického vy&atani pomoci rentgenovéhoreai: odhady pro
velkou Britanii a 14 dalSich zemi (Risk of canaent diagnostic x-rays: estimates for the
UK and 14 other countries) (1).

3.2 - Fredpokladané hypotézy
Riziko nezadouciho vyvolani nadorového onemgo€rvyvolaného vysSéenim na
vyposetnim tomografu je Ceské republice stejné nebo niz8i neZ hodnotaiepéad

v britské studi.



4 - Teoretické zaklady

4.1 — Winky ionizujiciho z&eni na zivé organizmy

Radiace mze zpisobit velmi zavazna poSkozeni zivych sysied toho divodu je

nezbytné zminit se zde o jejimiidku na Zivou hmotu, jmenovipak naclovéka.

4.1.1 - Biologické dinky ionizujiciho zéeni.

Zdravotnicky persondl i pacienti mohou byt gré vnejSimi i vnit'nimi zdroji
ionizujiciho z&eni. Vysledkem zevniho o&ni, popipadt vnitini kontaminace je
absorbovana davka.

Absorbovana davk@ definovana jako energieieai absorbovana objemem hmoty
o jednotkové hmotnosti. Je vyj&ha v Joule/kg a nazyvaharay (Gy). Tato jednotka
nezavisi na typu ionizujiciho ni ani na jeho intenzitani na druhu absorbétoru.

lonizujici z&eni miZze vyvolat v biologickém systému dva zcela odligtr@hy

poskozeni nestochastické neboli deterministiakénky astochastické neboli nahodné

Graf 4.1.1-1 — Grafické vyja@ni stochastickych (a) a deterministickyeink (b).
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Nestochastické dinky vykazuji prdh a jejich intenzita roste &me rostouci
absorbované davce. Fak nim nagiklad akutni radiéni dermatitida. Stochastick&iaky
nevykazuji prah. #dpoklada se, Ze kazda i velmi mala absorbovanéaddiZe s jistou

pravcEpodobnosti zfisobit poSkozeni. Obvykle j&ldme na @inky somatické genetické

4.1.2 - Faktory ovlivujici biologicky inek z&eni

Ve vSech pipadech, kdy je &aky material vystavengsobeni ionizujiciho zéni,
dochazi mezi nim a #nim k vzdjemné interakci. Tato interakce je pakgloZigjsi, ¢im
sloZitjSi je objekt se z&nim interagujici. Je-ligsobeni ionizujiciho 2éni vystaven sav
organizmus, dojde vém ke slozitym, provazanymephm, které jsou zavisléipdevsSim na
charakteristice danéhoig@i a na vychozim stavu deaaného organizmuied zapdetim
expozice. Vysledny radiai efekt ovliviuji predevsim fyzikalni, chemické a biologické

faktory.

4.1.2.1 - Fyzikéalni faktory

Mezi fyzikalni faktory seadi druh z#eni, davka zé&ni, rozdleni davky zéeni vcase

a distribuce davky v lidském organizmu.

4.1.2.1.1 - Zavislost biologickéhafinku na druhu z&eni

Riazné druhy ionizujiciho zéni interaguji s Zivym organizmem rozdilnymiigpby.
Dusledkem toho je itizna zavaznost biologickéh@idku interakce. Nezalezi vSak jen na
druhu zé&eni, ale i na jeho energii a davkovétikpnu.

Rozdilny zmisob interakce tiznych druli ionizujiciho z#&eni s bikami Zivych
organizmi je dan rozdilnym zjsobem penosu energie mezi fotony nebésticemi zéeni
a atomy bugk a rozdilnou prostupnosti jednotlivych diukéeni hmotou a tim i tké&mi.
Kazdy druh z#eni je tak schopen zasahnou odliSné mnoZstvi¢tkBato prostupnost je

zavisla na energii 2ani.



Fotonyy ¢i RTG z&eni, protony, alfa a betsstice reaguji s elektrony at@rbunsk.
Naproti tomu neutrony nebo elektricky neutraléstice nejtive s jadry molekul tkani.iP
téchto srédzkach fotony neli@dstice pedavaji zasazenym tkanikast své energi€imz se
meéni jejich intenzita az nakonec uplrzaniknou nebo projdou skrz, aniz byiskoliv
interagovali. MnoZstvi fgdané energie je charakterizovano ukazatelem, lderpazyva
linearni genos energie (LET = Linear Energy Transfer). LETgdinovan jako mnoZstvi
energie, kterou ionizujictastice peda tkani na draze jednoho mikrometru. Fyzikalni
rozmer jednotky LET je keMum'™.

Tato veltina je @imo Un®rna ioniz&ni husto¥, neboli mnoZstvi iontovych pér
které vzniknou na draze ionizujigstice o délce im. Velikost LET je nefimo ovlivnéna
rychlosti a pimo je ovliviena nédbojem ionizujiciastice. Protoa-castice, protony a
neutrony maji vysoké hodnoty LET, zatimco elektror®TG a y z&eni jsou
charakterizovany nizkymi hodnotami LET.

Aby bylo mozné srovnat rozdilné biologickychéinky jednotlivych druli
ionizujiciho z&eni, je pouzivana velina relativni biologicka &innost (RBU), pipadré
RBE (relativni biologick& efektivnost). Tato hodage definovana jako paimdavky (v
Gy) standardniho zéniy (®°Co) nebo rentgenovéhoieai 220 kV k davce #éni, ktera je
nutna k vyvolani totozného biologickéhéiriku, ktery n€lo vyvolat z&eni posuzované.

RBU = Dyand/ Deess @.1.2.1.1/1)
kde D je ekviefektivni davka #éni v Gy standardniho a testovanéhiera

Je-li hodnota RBU é&S3i nez 1, znamena to, Ze k vyvolani stejného adefirého
biologického dinku je nutna mensi davka testovanéhdemé a je tudiZz toto zéni
GcinnejSi. Porevadz mizeme vybrat ke srovnani celdadu biologickych &inki z&eni,
existuje pro zkoumany druh/zhi takéada hodnot RBU(10 — str. 148)



4.1.2.1.2 Zavislost biologického &inku na velikosti a rozloZeni davky #ni v ¢le

Jednotkou davky vSech dnutionizujiciho z&eni je jeden gray (Gy), jehoz fyzikalni

rozmer je dan vztahem
1 Gy =1 J.kg.

V piipad celotlového, iblizné rovnonérného oz#eni organizmu pak déavka
ionizujiciho z&eni rozhodujicim zjpsobem ovliviuje zavaznost nasledného poskozeni. Je
pochopitelné, Ze na urovni celého organizmu budevit$i biologicky @&inek celotlova
davka 1 Gy ne? tatdZ davka kikpadu na zégsti. To samé pak plati i pro davky tak nizke,
Ze nebudou schopny organizmus poskodit v detertigkésn slova smyslu, ale z pohledu
stochastickych &inkia ano. Bi oz&eni celéhoda nebo jeho #Si casti je mnohem vyssi
pravcEpodobnost vyvolani rakovinného bujeni nez kdyzz&ena jen jeho malé&ast.

Kdyz jsou tedy Bhem pracovnicinnosti nebo za jinych podminek expozice
ozaovany stidaw razné c¢asti tla, obdrzi jednotlivé tk&nh a organy zpravidlaagné
absorbované davky. K usnadm srovnatelnosti davek z jednotlivychigpevki k celkové
expozici bylo teba definovat velinu, ktera by zohletbvala modifikujici efekty znych
druhi z&eni. Pro dely radiobiologie a radémi ochrany se proto pro kazdy druhierd
zavadi radieni vahovy faktor w. Ten udava, kolikrat je dany druhieai biologicky
GcinnéjSi nez rentgenoveé #ni o energii 200keV. Né@wznikla velgina je definovana jako
absorbovana davka iemi vazena radiaim vahovym faktorem, ktery je stanoven
vzhledem k typu a energii igni dopadajicich natlb, nebo v pipad kontaminace
radionuklidy ingesci, Zzé&nim jimi emitovaného.

Vysledkem je ekvivalentni davka, ktera je danaiveta:

Hy =Y (w, D, ) [Gy](4.1.2.1.2/1)



kde Drr je absorbovana davka v orgatdiutkani T a vk je vahovy faktor pro tento druh
zaeni.

DalSim kriteriem, které bylo féba zohlednit, byla relativni radiosenzitivita
ozaovanych tkani a organ Toho se docili tak, Ze je ekvivalentni davka wazgkaovym
vahovym faktorem, ktery fpdstavuje relativni fispivek tk&ového nebo organového
poskozeni k celkové zdravotni Gjrodpovidajici referamimu celoélovému ozéeni. Tato
dvojnasobn vazend absorbovana davka se nazyva efektivni d@ddnotkou efektivni

davky je Sievert (Sv), coZ je v Sl jednotkacttapkg.
E=> (w H,) [SV](4.1.2.1.2/2)

kde Hr je ekvivalentni davka v organti tkani T a w je vahovy faktor pro tento organ
nebo tk&. Tk&iwovy vahovy faktor vyjatlje relativni pispivek daného organu nebo tkan
k celkové zdravotni 0jgh zpaisobené rovnosiym oz&enim tla. Vyhodou efektivni
davky je, Ze umatlje vyjadit radiaini zatz jedinymcislem i i nerovnongrném ozéeni,
¢i ozd&eni jen ugitych organ, jako kdyby se jednalo o radid zatZ pri rovnongrném
oz&eni. To umo#iuje porovnavat radéni zatze osob z nejizrejSich zdrofi - nagiklad z
rentgenovych vyS&nici z riznych druli radiofarmak v nuklearni medi&@nVvSechna tato
hodnoceni se vztahuji na stochastic&@ky z&eni.

Hodnoty jak radianich, tak tk&ovych vahovych faktdr jsou uvedeny v tabulce
4.4.1.



Tab. 4.4.1 - Pehled radi@nich vahovych faktdra tkaiovych vahovych faktor

Radiani vahové faktory Tkigové vahove faktory
Typ z&eni a pip. Radiani vahovy Tkan, organ Tkanovy vahovy
energie faktor wg faktor wy
fotony 1 Gonady 0,20
elektrony, miony 1 Cervena kostniign 0,12
neutrony, méénez Tlusté stevo
5 0,12
10 keV
neutrony, 10keV az Plice
10 0,12
100 keV
neutrony, 100 keV Zaludek
20 0,12
az 2 MeV
neutrony, 2 MeV az Moc¢ovy mechyr
Y 10 Y 4 0,05
20 MeV
neutrony, vice nez Mlécné Zlaza
5 0,05
20 MeV
protony, vice nez 2 Jatra
5 0,05
MeV,
castice alfa 20 Jicen 0,05
t¢Zka jadra 20 Stitna zlaza 0,05
Stepné fagmenty 20 #2e, Povrchy kosti 0,01
Ostatni organy a
. gany 0,05
tkéars”

" Pro poteby vypetu jsou jako ostatni organy a tké(zbytek dla) voleny nasledujici tké&m
organy: nadledvinky, mozek, vzestugat tlustého geva, tenké sevo, ledviny, svaly, slinivka
brisni, slezina, thymus,¢ldha



4.1.2.1.3 - Rozdleni davky wase

Pro popis ozé&ni ale nestd jen hodnota celkové davky ionizujiciho fedi.
Podstatnou roli hraje i doba, po kterou byl orgamig z#&eni vystaven. # kontaktu
ionizujiciho z#&eni s zivym organizmem sice vznikneCité mnozstvi poskozeni, jejich
pocet je ale v danérasovém Useku staly pouze pro takova poSkozenia kieny
organizmus neni schopen opraVit znamena, Ze pouze ireparabilni ragiapoSkozeni se
zwtSuje undgrné kumulované davce. Davkowvyikon je charakterizovany pem gray: za
jednotkucasu, nap. Gy.H', pripadre cGy.mirt. (10 — str. 149)

Inzulty zpisobené ionizujicim Zanim, které maji povahu reparabilniho poskozeni, je
lidsky organizmus schopen opravit. Rychla@sthto reparénich pochod zavisi na rozsahu
poskozeni. Oprava poSkozenych struktur djeidnotlivych bugk byva proveden&adow
ve dnech, zhojeni poskozenit§iho p@tu burek na arovni tkani &olik tydni a u celého
organizmu Bhem ngsiai.

Je-li lidsky organizmus o#én paprsky RTG z@ni, pak pblizn¢ 90% vzniklého
radianiho poskozeni je schopen opravit, navic 58éhto oprav prokhne uz piblizn¢ do
30 dm po ozé&eni. Zbytek reparabilniho poSkozeni je pak orgaaimneliminovano asi za
200 drii od ukorgeni jednoradzoveého subletalniho fezé.

Ukazatelem zbyvajiciho poSkozeni ditérdol¥ po ozdeni organizmu je tzv. efektivni
davka, ktera se zmenSuje s prodluzovani doby peeoizasi priblizné rychlosti reparace
2,5 % poskozeni za kazdych 24 hoif.— str. 149)

Efektivni davku lze prélovéka vypaitat ze vztahu:

De =0,10Q+0,9 0 .0,97%* [Gy]( 4.1.2.1.3/1)

kdeDo je davka jednorazového deai at je paiet dni po ozdeni.



Efektivni davku lze vypéist i ze zjednoduSeného vztahu:

De=Dp . a [Gy] (4.1.2.1.3/2)

kdea = casovy koeficient, ktery je mozné najit v tabulce. 1.

Tab. 1.1 — Hodnotyasového koeficientu a pro vyja efektivni davky (10 — str. 149)

Dny po ozéeni 5 10 20 30 60 100 200 365

a 0,90 0,80 0,70 0,60 0,30 0,18 0,11 0,1p

V sowasnosti je vSeobeé&rprijiman gredpoklad, Ze ip kazdém dalSim kratkodobém
oz&eni se davka (§) tita s efektivni davkou (§) z ozd&eni gedchoziho. Kazdé nove

oz&eni tak pedstavuje novyifrastek efektivni davky.

4.1.2.2 - Chemicke faktory

Mezi chemické faktory ovliujici biologicky &inek ionizujiciho z#eni radime
predevSim koncentraci kysliku v deaém objektu a itomnost chemickych
radiomodifikujicich latek. Rtomnost kysliku ve tkanich zvySuje ¥gek volnych radika,
kterymi je zesilovan négpmy efekt radiace. Naopak po skeni oz#ovani je pitomnost

kysliku ve tkani zadouci k zaj&ti odpovidajicich repataich mechanisth

4.1.2.3 - Biologické faktory

To, jakym zfisobem bude lidsky organizmus ovlémpisobenim ionizujiciho zéni
zavisi téz v nezanedbatelnétenii na jeho aktualnim stavu. TedyegevSim na jeho

zdravotnim stavu,&ku, ale nafiklad i na pohlavi jedince.



Pokud je zdravotni stav organizmu v gobxpozice tjakym zpisobem narusen,
(cinek ionizujiciho zéeni se stuuje. Nemocny, zramy a vyerpany jedinec bude
k G¢inku ionizujiciho zéeni citlivéjSi. Pro zdravého jedince je stejna absorbovan&adav
mére nebezpéna.

Béhem lidského Zivota se senzitivita lidského orgamizna ionizujici z&eni meni.
NejvysSi radiorezistence je v déipsti. Mlady organizmus, ktery se nachazide& fazi
rastu a obsahuje takét8i mnozstvi buk a tkani které se rychlesld je k z&eni mnohem
citlivgjsi. U starého organizmu pak na druhou stranu léésléivita a dinnost reparénich
proces coz ma taktéz za nasledek vyssi citlivost.

| pohlavi jedince maize ovlivnit odpo¥d’ organizmu na ozéni. Zeny jsou totiz mign
odolrgjSi nez muziLepSi girozena odolnost samic (Zen) je spojovana s jdjichogickym

uréenim a je podméma nejspise neurohumora&ln(10 — str. 154)

4.1.3 - Postradiéni zm¢ény na arovni molekularni

Kli¢covou poruchou v patogenezi nadorového procesu jgenetické zrmny.
Charakterdchto zngn mize byt rozmanity.

Bodova mutace je #igobena zasmou bazi v DNA, jejich depurinaci nebo
deaminaci #tSinou v disledku chemického poskozeni nebtinkem z&eni. Poskozeni
muze byt zfisobeno imym radig&nim zasahem DNA, tedy jeji excitaci a ionizaci.oTat
varianta ma ale poémé malou pravépodobnost.

Delece znamend ztratu genetického materialu. Vedelpt jako bodova mutace
k aktivaci onkogenu s naslednou produkci pé&mého proteinu se zvySenou aktivitou.

Inzerce znamenétiplani genetického materialu {iteho p@tu paru bazi) na DNA
v témZ chromozomu.

Inverze vznikd po dvojitém zlomu a témZ chromozomurotaci oddleného
segmentu o 180°. Bledkem je fiblizeni ukitého genu k jinému, furdké odliSnému

genu, coz raze ovlivnbit tvorbu chimérického abnormalniho piote



Translokace ma podobnédgledky. gen se dostava potispbeni takového nového
promotoru, ktery zfisobuje onkogenni aktivaci.
Amplifikace znamena zmnozZeni genetického materidleré nize rovréZz pisobit

aktivaci onkogenu a zvySenou produkci fimknormalnich proteiin

4.1.3.1 — Podil volnych radik&lna burééném poskozeni

Castjsi picinou poskozeni je radiaci vyvolana kaskada mechanizpojena
s tvorbou reaktivnich radik&lz vody. Tento proces se nazyva radiolyza vodgrdén a

vznikaji @i ni nasledujici produkty:

2H,0 = OH, eaq, H, H.O,

Atomy vodiku a elektrony velmi rychle reaguji s elallarnim kyslikem za tvorby
superoxidu (@). Organické molekuly v hikdch jsou pak oxidovanyimZz se spusti
kaskada degradaich chemickych reakci, kterd tmmbi tSinou jiZz neopravitelné
poskozeni.

Volné radikaly jsou vlasthatomy, molekuly nebo jejichiasti, které maji jeden nebo
vice nepéarovych elektréna jsou schopnéaso¥ omezené samostatné existence. Mohou
byt elektroneutralni, nebo mohou mit charakterdkdti¢i aniontu. Pokud se radikalistne
s molekulou kterd mé sparované elektrongzenz ni vytvéit novy radikal a iniciuje se tim
fetzova reakce. Pokud sdethou dva radikaly, mohou své neparove elektrodycsat a
radiké&lovourettzovou reakci tak ukafit.

Volné radikaly mohou byt odvozené od kysliku, dusfiebo od mnoha organickych
slowenin.

Mezi volné kyslikové radikalyradime superoxidovy radikal ,Q perhydroxylovy

radikal HQ, peroxid vodiku HO,, hydroxylovy radikal OHa singletovy kysliKO,.



Organické radikaly vznikaji homolytickym &tenim kovalentni vazby nebo
v reakcich penosu elektronu. Tyto radikaly vznikajigpbenim ionizujiciho zani nebo
ostatnimi fyzikalnimi, chemickymi a ekologickymi of@nizmy. Cel&ada ¥chto radikah
vznika fyziologicky nebo patologicky fp metabolickych procesech (napaskorbatovy
radikél @i detoxikanich reakcich kyseliny askorbové, atd.). Radikélgré jsou odvozené

od organickych slatenin maji neparovy elektron na uhliku nebo na dusik

4.1.3.2 — Princip gsobeni volnych radikai

Mistem pisobeni radikdlového poskozeni jsou lipidy (mastgéekny). Na nich
dochazi k peroxidaci a vzniké lipidovy radikal. Zgenutné vzit v potaz, Ze lipidy jsou
zakladnim stavebnim kamenem B&mych membran, a Ze jejich poSkozenim dochazi
predevSim k porucham transportu a k degradaci jejdinosti wi¢i vlivam z okoli.
DalSim mechanizmem, kterym se peroxidované masgeéliky podileji na membranové
poruse, je snizena mobilita protéimembrany. Neménvyznamnym problémem se stava
pohyb ionfi na membranach.r@evsim pak nerovnovaha kigac kalciovych ionfi ma
pro buiku mnohdy letalni nasledky.

Reaktivni metabolity vzniklé radiolyzou vody modifii aminokyselinové jednotky
na proteinech¢imz se mini jejich konformace. Tato ztna mé za nésledek ztratu nebo
omezeni fpvodni biologické funkce. Zmméné funkni skupiny aminokyselin mohou
vytvaret mezi sebou navzajem nebo s jinymi latkami ded&by, ¢imz se zadsadnmeni
puvodni podstata proteinu. Napi malé davky z&ni porusuji oxidativni fosforylaci
v mitochondriich. Zmny v konformaci, zpsobené oxidmim poskozenim, Zgobuji
hydrofobii a ndslednou agregaci bilkovin. Oxid&aposkozené proteiny jsou odsteaany
hydrolyzou proteolytickymi enzymy. Nahromam® poSkozené proteiny mohou samy
pusobit prooxid&n¢ a zmisobit poSkozeni dalSich struktur, zejména jinycbteni ci
DNA.

Nukleové kyseliny (zejména DNA) jsou obzwastlivé vac¢i oxidatnimu poSkozeni
zpasobenému ionizujicim #énim ¢i fotooxidaci. PosSkozeni se uskitgje na purinové a



pyrimidinové heterocyklické bazi, anebo na saclwuédjednotce. Oxidace dusikatych bazi
zaficinuje mutace a oxidai S€peni indukuje $peni jednoho nebo oboietzca
je in vivo podstaté# citlivéjSi nez in vitro.

Hydroxylovy radikal a proton, které se tvoaradiolyzou vody, ,vytrhnou“ vodik
z vazby uhlik-vodik na deoxyribdéze v molekule DNXzhledem k vysoké reaktivit
hydroxylového radikélu s aromatickymi zbytky jsowdifikovany i dusikaté zasady na
molekulach nukleovych kyselin.

Superoxid fisobi sekundagnjako latka redukujici ionty ipchodnych kofr a jako
substrat pro dismutai reakci, pi které vznika peroxid vodiku. Redukovany kov pakls
s KO, tvori hydroxylovy radikal.

Ucast peroxidu vodiku na poskozeni DNA méa spojitgshe koncentraci, ktera je za
fyziologickych podminek velmi mala. \éle je totiz vystaven katalytickémuugobeni,
které ho rozklada na kyslik a vodu. Nagind produkce peroxidu vodiku vede kg&ni
DNA, ke smrti buiky, nebo k mutacim. Ty pak mohou byitvedcem vzniku nadorového
bujeni. Peroxid vodiku je totiZ substratem pro eohydroxylového radikalu.

Vyslednym efektem, ktery je iniciovan ionizujiciréfenim na genomu, jsou bodové
mutace jednotlivych nukleotidovych pmarkonverze, delece, adice) a chromozomalni

translokace.

4.1.3.3 - Vliv ionizujiciho z&eni na DNA a RNA

Postradiani zmeny na molekule DNA jsou zavislé na velikosti molskistruktue a
konformaci. Oz#&eni generuje zlomy, které se mohou tykat obetizci dvojSroubovice
DNA. Ty pak vedou kfragmentaci molekuly na viceekis s menSi molekulovou
hmotnosti. Pokud vzniknou vicenasobné zlomy jenjetné spirale a nebo dojde k
uvolréni vodikovych vazeb, které je spojuji, dojde ke 3ani ohebnosti molekuly.
Nasled® mohou vznikat nové vazby (retikulace) uvrgdné molekuly DNA, anebo mezi
dvéma molekulami DNA navzajem. Vyslednym efektem, ktgr iniciovan ionizujicim



z&enim na genomu, jsou bodové mutace jednotlivychlemtiklovych pak (konverze,
delece, adice) a chromozomalni zmeny, napriklatstokace.

Po oz&eni dochéazi v bikach ke zpomaleni syntézy vliastni DNA, ribioika
reaguje na poskozeni genetického kédu tvorbou sapreych proteita (nap”. p53), aby
zamezila penos pipadnych genovych deféldo filidlnich bur¢nych generaci. (10 — str.
36)

Znanou ¢ast radianiho poSkozeni DNA je hika schopna opravit. Bty obsahuji
enzymové systémy a ty mohou poSkoz&isténé anebo Upla ,opravit”. PoSkozeni DNA
je postups opravovano za pomoci 3‘-fosfodiesterazy, DNA payaryp a DNA ligazy.
PosSkozené baze se odstrani DNA glykosyldzou sdr@slenahradou, nebo endonukleazou
a DNA deoxyribofosfodiesterazou. Reparace se pakxule za pomoci DNA ligazy a
DNA polymerazy.

Radiani poSkozeni RNA byva vzdy podstatmensi nez u DNA. Rozsah retikulaci je

maly, nebd jejich molekulovd hmotnost je proti DNA podstamensi.

4.1.4 - Postradi&ni zmény na Urovni burééné

Pokud by se ®la charakterizovat citlivost bék k ionizujicimu z&eni, stéle plati
zakladni radiobiologicky zakon formulovany v roc@6 francouzskymi&dci Tribondeau
a Bergonié, Ze radiosenzitivni tkgjsou tkag s vysokym pétem rychle se &icich malo
diferencovanych butk. Na druhou stranu radiorezistentni jsou tk&malo se dicimi

nebo nedlicimi se diferencovanymi kikami.

4.1.4.1 - Efekt ionizujiciho z&ni v buikach

Je-li v takovém fipadt jako kriterium pouzita buigna smrt, potom tk&njejichz
buiky se rychle dli (kostni dei, gonady, sevo) jsou vice radiosenzitivni nez gidi se
systémy nervovych bwék. Dale plati, Ze nediferencované b&émeé typy (kmenové hiky)

jsou vice citlivé k ionizujicimu zéni nez biiky diferencované. Vysoce radiosenzitivni



jsou dale vSechny typy tkani vijiséhu ontogeneze a postnat& pribéhu ristu. Ozéeni
tkani v piabéhu diferenciace atstu ma ¥tSinou za nasledek z¥r@@ poskozeni orgén
spojené s vysokou pragpodobnosti amrti a nebo s karcinogenezi. To aléatiegiriktre u
vSech tkéovych struktur. Vyjimku ztomto fjpadt predstavuji periferni lymfocyty.
PrestoZze jsou hikami diferencovanymi, jsou velmi radiosenzitivnio(® 2 Gy). Dy je
davka ionizujiciho zZ&@ni, po které je celkové mnoZstwepivajicich buék redukovan na
37 %. Tato radiosenzitivita je vy&lovana zfisobem bu&né smrti.

Diferencované lymfocyty hynou po malych davkackernav disledku programované
buné¢né smrti oznéované jako apoptoza. Vysoke davkyerd, obecd je Ize definovat
jako davky nad 100 Gy vedou k okamzité, nevyhmdteimrti busk v disledku koagulace
proteimi. Po nizSich davkach i&ni zmiraji nedici se buiky v disledku tzv. interfazové
smrti. Burééna smrt v @ fazi miZze byt zg@isobena nekr6zou nebo apoptézou. Nekroza se
vyskytuje i vysSich davkach #ani a jejim dsledkem je z#tSeni buménych organel,
naruSeni normalniho usf@mani biikky a rozruSeni buné membrany. Apoptéza se
vyskytuje g nizSich davkadch zani a v biikadch je mozné sledovat ¢které
charakteristické z#my, zahrnujici kondenzaci chromatinu, tvorbu aptgkgch €lisek,
tvorbou ,puchykt” na membras a degradaci chromozomalni DNAgIzi se buky
hynou tzv. mitotickou smrti.

V dasledku ozéeni dochazi k inhibici buigného dleni. Buika ozd&ena v kterékoliv
fazi burééného cyklu pokréuje ve svém metabolizmu, ale neni schopri@hmdu mitézou,
ktera klade vysoké naroky na mechanické podminky preskupeni subcelularnich
struktur. Pokud je poskozeni mensiho styruika projde jednodi dvéma mitézami, nez
cyklu. V této dob se buiky nedli a je jim poskytnutéas pro reparaci poskozeni.
V pripadt, Ze je poSkozeni irreparabilni, je iniciovana dpe@. Z praci na butinych
liniich se ukazuje, ze celkowas, ktery maji biiky k dispozici @i reparaci poskozeni
DNA pted potencialnim vstupem do apoptdzy, je kritickymbedminantem radiosenzitivity

téchto burk. Obecr® se ma za to, Ze nejcitljdi fazi bukcného cyklu je vlastni mitdza,



dale pak G faze, nejnizsi je radiosenzitivita v S fazi. Pebiidné trendy byly zjigny u G
faze. Davkyadow v cGy mohou vyvolat genowé chromozémové mutace béky neni-li
poskozeni reparovano e vést ke vzniku maligni transformaceiky

Jevy, které byly zmimy v predeSlém textu, nepostihuji kamy vysledek fsobeni
ionizujiciho z#&eni na biiku a jeji sodasti. Buika sama totiz protémto zménam aktivie
bojuje uplat@nim obnovnych mechanizmreparanich ju, které v zavislosti ndasovém
faktoru odstranicast disledki oz&eni. V sa¥im organizmu je mechanizmus reparace
vyznamny pedevSim u tzv. pomalu reagujicich tkani (pliceyileg). Pro obnovu rychle

reagujicich tkani (kostni reh, stevo) je nejdlezit¢jSi obnova cestou proliferace,

bunééného dleni vychazejiciho zipZzivajici frakce kmenovych béa

4.1.5 - Vznik nadorového onemoéni a princip spolud@asti ionizujiciho z#&eni na jeho

vzniku

Nadorové onemoda@ni lze charakterizovat jako neregulovariygtr burgk o
autonomni povaze bt&né prolifetace spojeny s poruchou kontrolnich meizmai a
s alteraci bu&né diferenciace. Wsledkem nekontrolovatelnéhastu je pak z¥tSeni takto
postizené tka¥) kterd niize utl&ovat okolni struktury, nebo vede k postupné invdai
okolnich struktur a k metastazovani.

Jiz tadu desetileti se vynaklada mirddné Usili s@ujici k odhaleni fi¢in vzniku
nadorovych onemoeni. Teprve pokroky v molekularni biologii a cytoggice pomohly
porékud poodkryt fungovani mechanizmkteré se na vzniku naddorového onemoén
podileji. Dnes se nahlizi na zhoubné nadory jak@ereetické onemoeni. Jiz koncem
Sedesatych let byla formulovana hypotéza, uvaZuojiekistenci specifickych génprimo
odpowdnych za zmny, které vyudsti v maligni transformaci. Vznikchto geri
piedpoklada genetickou Zmu neboli mutaci. Je zndmo, Ze mutaceag@ohou vzniknou
zcela samovoly ale jejich frekvence je tak nizka (asi®fa jedno bugné ddleni), ze

vzhledem k odhadovanémudpe burkénych dleni bshem Zivota ( wloveka asi 18°) by



frekvence mozného vzniku nadoru na podklagontannich mutaci byla zanedbateln
nizka. Vznikem nadoru by byl ohroZen jen jedvek ze sta miliog.

Za vznik mutaci jsou vSaki@devSim odpasdné cetné vijSi faktory (mutageny).
Pfi expozici tiznym mutagetim v pribéhu Zivota by naopak incidence nadorovych
onemockni musela byt mim@&dre vysoka, pokud by vorganizmu neexistovaly
mechanizmy, kterymi Ize chybné geny eliminovat nepeoavit. Je #jmé, Ze patogeneze
nadorového procesu je zimé slozity proces, ktery do vSech podrobnostigje&ni znam.
K jeho pochopeni mohou poslouzit ales@ékladni poznatky o mechanizmech, kterymi je

za fyziologickych okolnosti regulovana proliferanest a diferenciace bk.

4.1.5.1 - Etapy postupné maligni transformace

DiivejSi studie chemické kancerogeneze ukazaly, Ze kageeeze probihda
v nékolika relativie dolre charakterizovanych etapach, kterych lIze v jejinibdhu
rozeznavat celkemép Zahajeni procesu (iniciace) nastavdnkem zevnichéi vnéjSich
faktora. Dojde sice ke genetické porusSe, ale teendistat bez funkénich disledki pofadu
let. Teprve spolutasti dalSich podtia dochazi k dalSimu vyvoji (promoce)ii fxterém se
objevuji poruchy diferenciace a lé&kg v klinickém obraze popisovan tzv. karcinom in
situ. Vtomto obdobi existuje j@&StmoZnost zastaveni tohoto abnormalniho vyvoje.
V opaném gipadt proces pokré&uje, meni se zasadnim #apobem fenotyp butk a vznika
maligni klon (stadium transformace). Transformovanigky ztraceji schopnost odpéi
na reguléni mechanizmy, dochazi k lokalnimistu nadoru (stadium progrese) a posléze
k Siteni nddoru mimo prvotni loZisko (stadium metastandv

Spoustcim mechanizmem mohou byt ngrejSi kancerogenni faktory. Od
faktori, které maji schopnost vyvolat genetickouéam je teba odliSit pomocné faktory.
To jsou kokarcinogeny neboli promotory. Ty maji gghost jiZz existujici genetické zmy
prohloubit, nikoli je samosta&én vyvolat. Faktory zevniho prasdi lze rozdlit na
kancerogeny fyzikalni, chemické a biologické. ZgyenamrgjSi z fyzikalnich faktol se
povaZuje z#eni, a to jak ionizujici, tak ultrafialové.



4.2 - Z&kladni principy vzniku RTG Z&ni a jeho obecné charakteristiky

Zobrazovani pomoci rentgenovych pajirgktechnikou zaloZzenou nagmosu, tedy
Ze paprsky RTG z@éni vytvaené ve zdroji projdou skrz pacienta a jsou detekpuad’
filmem nebo ionizé&nimi komorami na druhé stratela.

Kontrast mezi tznymi tkargmi ve vzniklém obrazu vzejde z rozdilného pohiceni
RTG z&eni v €le. Nagiklad pohlceni RTG paprsku je zvl&$tyrazneé v kosti, ale uz mén
tak v nekkych tkanich. V planarni rentgenografii se obragtvaéi jednoduchou
dvojroznernou projekci tka#é lezici mezi zdrojem rentgenovéhaed a filmem. Planarni
rentgenografie se pouziva pro mnofibnych druli vySeteni.

Prosty rentgenovy snimekigkryvajicich se vrstev &hkkych tkani nebo struktur
komplexu kosti mize vSak bytcasto obtiza interpretovatelny, a to dokonce i pro
zkuSeneého rentgenologa. Aby bylo mozimto chybam efektivh predejit, pouziva se
v sowtasné dob v téchto gipadech vypeetni tomografie (CT). Zdroj rentgenovéhaerdi
je uzce kolimovan tak, aby byl vy$eh tenky ¥ez" skrz pacienta. Zdroj a detektory krouZzi
spoleén¢ kolem pacienta¢imz vznikarada jednorozgrnych projekci v mnozstviiznych
ahli. Nasled® ziskana data jsou zrekonstruovana tak, ze vzrdkogozmnerny obrazCT
obrazy maji v satasné dob velmi vysokou prostorovou rezoluci (okolo 1 mmpa@skytu;ji
rozumny kontrast mezi gkkymi tkdrémi.

Nedavny vyvoj spiralnich a ,multi-slice” CT techogii umoznil ziskavani
kompletnich trojrozrérnych obra# v pribéhu jediného pacientova zadrzeni dechu. Hlavni
nevyhoda obou, rentgenového a CT obrazu je &kagt , Ze technika uziva ionizujici
z&eni. ProtoZe ionizujici #¥é&ni miZze zmsobit poskozeni tkd@n existuje ukity systém
optimalizace ktery by #h zajistit, aby davka kterou pacient obdrzi bylangmensi mozna
(princip ALARA).



4.2.1- Tvorba RTG z#eni

v s

Zdroj rentgenového #ani je nejdlezit¢jSi prvek soustavy ktery podstatnogrou
uréuje celkovou kvalitu obrazu. ¢oli zakladni podstata rentgenové lampy se od doby
svého vzniku vyrazhneznénila, v poslednich dvou dekadach dvacéatého stpletichly
na tomto poli znéné pokroky ve vyvoji vicelkéinnych zdrofi RTG paprsk, které jsou
schopny generovat mnohem vySSi vystupni hladinjnénupro techniky jako CT a
rentgenova skiaskopie.

4.2.2 - Zdroj rentgenovych paprak

Produkce RTG zéni je zaloZzena na urychlovani paprsku elekirdak, aby
narazily do povrch kovového te. Zde se elektrony zabrzdi nebo pohlti a tim iztnadu
energii, ktera je pakipmenéna na teplo a fotony RTG paptskRentgenova lampa madv
elektrody. Negativé nabitou katodu, ktera slouZi jako elektronovy fde pozitivre
nabitou anodu, ktera obsahuje zamiy kovovy te. Mezi katodou a anodou je aplikovan
potencialovy rozdil mezi 15 a 150 kV.rd8na hodnota tohoto potencialu zavisi na
jednotlivém druhu aplikace, hodnoty okolo 100 k\Wsgskytuji predevsim v diagnostickém
snimkovani. Tento potencialovy rozdil je v rentgemtitomen ve forem# usnérnéného
sttidavého nagti, které je charakterizované jeho hodnotou, kilovdkV). Maximalni
hodnota nafti je také nazyvana jako urychlujici rtip protoze diky vznikléemu
potencialovému spadu jsou elektrony z katody ugpddhy sndrem k anod.

Katoda se sklada ze spiralavistaieného wolframového vldkna (~200pum v
praméru) o pameru spiraly ~2 mm a ne vyssSi nez 1 cm. Elektrickyuar ze zdroje zae
prochazet skrz katodw&imz zpisobi jeji prudké zati. Kdyz teplota katody dosahne
~2200°, tepelna energie pohlcend atomy wolframuollomalému mnoZstvi elektrén
vycestovat z kovového povrchu. Tenttj de oznduje jako termickd emise. V systému se
ustavi dynamicka rovnovaha, takZze elektrony magtatajici energii na to, aby byly

schopny uniknout z povrchu katody, ale také jstitalpovany zpt k povrchu kovu. Velké



kladné napti aplikované na anodu ale igobuje, Ze tyto volné elektrony vyilemé v
povrchu katody se urychli smem k anod. Prostorové usgadani &chto elektrof
ostelujicich anodu korelujefpmeé s geometrii RTG paprsku, ktery pak vstoupi dograei.

Aby bylo moZzné redukovat divergenci elektronovétapmsku, je kolem katody
umisgny negativi nabity zaosovaci poharCim vétsi zaporny potencial je aplikovany na
tento pohar, tim uZsi je elektronovy paprsek. izesje aplikovany velmi velky potencial
(okolo 2 kV), pak mize byt tok elektrofn zcela vypnut. Tento spinaci pochoditvzéklad
pro pulsni zdroj rentgenovehoieai, které se pouzivaji ndklad v CT gistrojich V anodt
se RTG z#eni tvai tak, Zze zrychleny elektron pronikn&kolik desitek mikromefr do
kovu teke a tim ztrati svou veSkerou kinetickou energii.

Anoda musi byt zhotovena z kovu o vysokém body téobiré tepelné vodivosti, a s
nizkym vyparnym tlakem (tak aby bylo moZno uyméntgenky udrZzet vakuum o hod#ot
men3i nez 10 - 7 baru}im vy33i je pak atomowéislo kovu v teti, tim vy33i je efektivita
tvorby RTG paprsku. Negingji uzivany anodovy kov je wolfram, ktery ma vysoké
atomovecislo - 74, vysoky bod tani - 3370°, a nejnizsi ypgatlak, 10-7 baru i 2250°.
Prvky s vySSim atomovyrtislem, jako platina (78) a zlato (79), maji mnohesi body
tani a tak nejsou jak anodové materialy pouzitefré. mamografii, v niz jsou poZzadovany
rentgenové paprsky o mnohem nizsi energii, je amingkle pouzita molybdenova radsi
nez wolframova.

PrestoZze wolfram ma daleko nejlepSi porelektrori prevedenych diky interakcim
a srazkdm na RTG i, WtSina energie pohlcené anodou jeyedena na teplo a jen
piiblizné 1% energie je fgvedeno do rentgenovych paprskestlize by ale byl pouzivan
Cisty wolfram, tvdily by se v #m nasledkem tepelného a mechanického namahamiytrhli
A tak byla vyvinuta slitina wolfram-rheniumtippodilu 2% az 10% rhenia, aby se tento
problém odstranil. Hlavniast anody je vyrobena ze slitiny molybdenu, titanzirkonu a
je profilovana do kotate. Anoda je zeSikmend, typicky pod uhlem 5-20% arbto, aby
byla vytvaena jen mald velikost efektivniho ohniskového bodimz se na oplatku

redukuje geometricka "neostrost” rentgenoveho abraz



Schéma 3.2.1 — Vriiti uspgadani rentgenky

Rotacni anoda  Volframova Cast anody Rotor

\ /

Zhavené
vlakno
katody

Stator

Elektronowy paprsek RTG paprsky

Vztah mezi skutéhou velikosti ohniskového bodu F a velikosti efakiio

ohniskového bodd je dan:

f=F sing (4.2.2/1)

kde & je Uhel zkoseni. Hodnoty velikosti efektivniho akového bodu jsouipvazi v
rozsahu od 0.3 mm pro mamografii, az po 0.6 aaxinPpro planarni rentgenografii a CT.
V praxi nejvice rentgenek obsahuje¢dkatodova vidknaiznych velikosti,¢cimz je dana
moznost volby pouziti mensi nebétsi velikosti efektivniho ohniskového bodu. Velikos

efektivnino ohniskového bodu e byt takétizena rostouci nebo klesajici hodnotou



zaporného potencialu aplikovaného k zemsicimu poharu katody. Uhel zkoseéhtaké
pusobi na pokryti RTG paprsku

Priblizna hodnota pokryti je dana vztahem:

pokryti = 2(vzdalenosti zdroj-- pacient) tan

VSechny vySe popsané s@sti jsou umishy uvnif evakuované nadoby.
V minulosti se tyto nadoby vyrély ze skla, ale poin¢ nedavno bylo sklo nahrazeno
kombinaci kovu a keramiky. Hlavni nevyhoda u skdaje ty kondenzaty vyparjak z
Zhaviciho vlakna katody tak z teranody, se formovaly na vinitm povrchu nddoby. Tim
dochazelo k tvorb elektrickych vyboj a k snizovani Zivotnosti elektronky. Evakuovana
nadoba je pak dale obklopena olejemizatiu chlazeni a elektrické izolace. Celéizeni

je obklopené Stitem z olova se skieym okynkem, skrz ktere je vyizavdn RTG paprsek.

4.2.3 - Proud rentgenky, vystup a sila paprsku

Proud rentgenky (mA) jako zdroje rentgenoveéhieraje definovany v ramci gtu
elektrori za sekundu, které jsou emitovany z wolframovéhéknd katody k aned
Typické hodnoty proudu rentgenky jsou mezi 50 a 4@0iampéry pro planarni
rentgenografii a az do 1000mA pro CT. Jestlizegdrota kV zvySena, proud elektronky
se také zvySuje aZz do té doby, nez je dosaZzenaiisaturace. Tato Uroiige predukena
maximalni teplotou vlakna, nebo proudem prochaiejgkrz vidkno katody.

Rentgenky jsou obeé&ncharakterizovany v ramci dujejiho vykonu nebo trubka
stanoveni vykonu. Vykon rentgenky, &fany ve wattech, je definovany jako produkt
proudu elektronky a aplikovaného rozdilu potencidglezi anodou a katodou. Krém
hodnoty kV, zavisi vykon elektronky také na silekwa které je v ni ustaveno. Sijgi
vakuum umo#uje ustavit vysSi rychlost elektrora také ¥tSi mnozZstvi elektrain které
k ano& dorazi, kwli redukovanym vzajemnym interakcim s molekulamynpl uvnit

rentgenky. Velky vykon elektronky je zadouctegevsSim v diagnostickych metodach



vyuZivajicich RTG z&ni, protoZze je tak zaj&io Ze niiZze byt pouzita kratSi doba
expozice. Tim se na oplatku snizuje moznost vzmpkhtybem indukovanych artefakt
obrazu v pohybuijicich se strukturach, jakofildad srdce. Satinitel vykonu rentgenky je
definovany jako maximalni vykon sgebovany v dob expozice 0.1 sekunda.

Napiklad, rentgenka ip sowiniteli vykonu 10 kW nize operovat na 80 kViip
proudu elektronky 1.25 A pro dobu 0.1 sec. Schoprmboje rentgenového ini
dosahnout vysokého vykonu rentgenky je nakonec enyebltivanim anody. Anoda se
toci v zhruba 3000 ot/sec, tim roste efektivni plopbarchu anody a snizuje se mnozstvi
energie dodané na jednotku plochy za jednatisu. Maximum vykonu rentgenky je
amerny k druhé odmocnihz uhlové rychlosti. Rotace anody je dokonalé pear¥i dvou,
civky statoru umishé €sre ke krku rentgenové lampy. Magnetické pole genaréva
témito civkami statoru indukuje proud védéném rotoru asynchronniho motoru ktergito
anodou. Molybdenovy stonek sggmji k hlavnicasti anody k sestaéwotoru.

ProtoZze molybden ma vysoky bod tani a nizkou tepekrodivost, tepelna ztrata z
anody se ge v prvnifad vyzaovanim skrz vakuum k &am nadoby. Sila RTG paprsku
je definovana jako nahodila sila za jednotku plogimaa jednotky joulétveresni metr. Sila
paprsku je zavisla na dvou faktorech, na celkovémozstvi RTG z#eni a energiidhto
paprski. Patet paprsk X vyrobenych zdrojem je (dmy proudu na rentgence a energie
RTG paprsku je arnactverci urychlovaciho napi.

V praxi ale tato sila neni jednotna rigmelym RTG paprskem, diky jevu znamému
jako Heel efekt. Tento jev je #poben rozdily ve vzdalenosti, jenz paprsky X
vygenerované v tér anody musi procestovat skrz dera &elem stat se vyemitovanymi.
Tato vzdalenost je delSi pro rentgenové paprskengmvané v "anodovém konci" der
nez v "katodovém konci." &Si distance v anodovém konci ma za nasled#si ypohlceni
paprsk X uvnitt tee a niZsi intenzitu emitovana ze zdroje. d&trihlu zkoseni iZe byt
pro redukci velikosti Heel efektu pouzit, ale sasr¢ se pak také zvySuje velikost
efektivniho ohniskového bodu.



Graf 2.1 - Typické RTG energetické spektrum vygtodané rentgenkou s wolframovou anodou a

s aplikovanym naftim 150 kV
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Rentgenové paprsky o nizkych energiichergisovana ¢ara) jsou absorbovany vlastnimi
strukturami samotné rentgenky. Charakteristickdaéai linie se vyskytujisiblizné na hodnotach
napeti 60 a 70 keV.

4.2.4 - Energetické spektrum RTG =i

Vystup rentgenky sestava zrentgenovych paprek Sirokém spektru energii
Vysoko-energetické elektrony narazejici do anodyeggi paprsky X na zakl@ddvou
mechanisn, jejichZz princip dal také nazvymto dwma drulim z&eni: brzdné zéni,
také nazvané hlavni, a charakteristickéemnd Brzdné z&ni vznika, kdyz elektrony
prochéazeji blizko jader atomu wolframu a jsou odiehy pitazlivou silou kladného naboje
jadra. Ztrata kinetické energie je odchylenym etektm emitovana jako foton RTG
z&eni. Mnoho takovychto srazek absolvuje kazdy eteka i kazdem takovém sttnuti

dochazi kcasté&né ztrat celkové kinetické energie elektronu. Tyto vzijermiérakce pak



maji za nasledek, Ze jsou z anody emitovany papbskyg Sirokém spektru energii.
Maximum energie Rax RTG paprsku vytvieného timto postupem odpovida stavki, p
kterém je celd kineticka energie elektronu konweita do jediného RTG paprsku.
Hodnota Eax (v jednotkach keV) proto odpovida hodhatrychlujiciho nati kV.

Vykonnost; produkce brzdného #ni je dana vztahem:
n =k(kV)-Z

kde k je konstanta {phodnot 1.1 x 10° pro wolfram) a Z je atomovéslo kovu teée.
Brzdné zéeni se vyznauje linearnim snizenim intenzity RTG paprskurpstouci energii
RTG paprsku. Nicmén mnoho paprak X o nizkych energiich je pohlceno uvnit
rentgenové lampy a jejiho plaStoZz ma za nasledek "vit filtrované” spektrum

Za vystupni okénko rentgenky se vkladaji dalSi rextéltry za (Celem redukovat
pocet paprsik X o nizkych energiich, které jsou emitovany z glakky. To se provadi
z toho divodu, Ze takové paprsky nemaji désijéci energii aby mohly projit skrz pacienta
a dospt k detektoru, ale nicménprispivaji k paciento¥ celkové davce. Pro hodnoty
proudu az do 50 kV se uzivaji 0.5-mm-tlusté hliniékdiltry; mezi 50 a 70 kV, 1.5-mm-
tlusté hlinikové filtry a nad 70 kV, 2.5-mm-tlustdinikové filtry. Tyto filtry mohou
redukovat kozni davku az na faktor 80. V energétickspektru RTG paprsku jsou takeé
pritomny ostré piky, které pochézeji z druhého mesham a reprezentuji takzvané
charakteristické zéni. Jakékoliv jadro atomu je obklopeno danyndt@m vrstev obalu
elektronu

Vrstva nejblize kjadru atomu se nazyva K orbitati (maximu osidleni 2
elektrony), a za nim nasleduje L orbital (maximurel&ktrori), M orbital (maximum 18
elektroni), a tak déale. Elektrony v K orbitalu maji nejvy&$iergii vazby. To znamena, Ze
jsou vazany nejpewsi vazbou ze vSech elektiian Jestlize urychleny elektron ze
zaporneho polu narazi do tohoto p&vazaného elektronu v K orbitalu wolframové anody,

je vazany elektron katapultovan mimo atom a vzni&nudira" je vyplgna elektronem z



vnejSi skaepiny. Ztrata v potenciélni energiiigbena tim, Ze energie vazby elektronu ve
vnittnich a vejSich skdepinach je @zna, je vyzéena jako jednotlivy RTG foton. Tento
RTG paprsek pak odpovida charakteristick§aram v energetickém spektru RTGerd

Elektron z katody musi mit energii¢tgi nez 70 keV, jinak neftie z K
orbitalu atomu wolframu vyrazit jeho elektron. Biek jenZz pichdzi z L orbitalu a
zaphuje vznikly elektronovy deficit v K orbitalu ma em@ vazby giblizné 11 keV, a
proto charakteristické RTG &ni vznikajici na an@dma energii fiblizn¢ 59 keV. Tento
jev ale niize probihat i v &kolika podobnych cestach, protoze elektron wvhibrbitalu
muze zabratit rizné podhladiny, a na kazdé z nich ma #ffizné energie vazby.

Existuje také dalSi vlastnosttaroveho spektra v energetickém spektru
odpovidajicimu fechodim elektronu z M do K orbitalu, a z N do K orbitaRokud je totiz
na rentgence nap do 70 kV , neni v takovém spektru Zadné chargtieké z&eni, ale
mezi hodnotami nagpi 80 a 150 kV tvéi charakteristické Zé&ni mezi 10% a 30% sily
rentgenového spektra. t@baze energetické spektrum RTGierda je neodmysliteth
polychromaticke, rwe byt charakterizovano v ramci efektivni, nebdanmrné RTG
energie, ... hodnota (2.p.) ktera obvykle lezi njea@nou fetinou a jednou polovinoupkx
Nap‘iklad, zdroj rentgenového i&ni s wolframovou anodou operujici s &#m 150 kV
ma efektivni energii RTG paprsku asi 68 keV.

4.2.5 - Interakce RTG paprsks tkani

Kontrast mezi tkami v rentgenovém obraze vznikaji z rozdilného zZesté
paprski X tim, jak prochazeji ze zdroje iehi skrz &lo k filmu nebo detektoru. Jisty
zlomek tchto paprsi projde gimocare skrz &o a nepodstoupi Zadné vzajemné interakce
s tkani: tyto paprsky jsou nazyvany jako primardiemi. Eventuel& rentgenové paprsky
mohou byt rozptyleny vzajemnymiagobenim jenz zemi jejich drdhu mezi zdrojem a
detektorem: takové paprsky jsou nazyvany jako sg&um zéeni. Rentgenové paprsky
také mohou byt komple¢rnpohlceny v tkani a nedogp k detektoru vibec. Ty pedstavuji
pohlcené z&ni. V rozsahu energii RTG papisk(25-150 keV) uzivanych pro



diagnostickou radiologii charakterizuji vzajemné&gbeni rentgenovych papisk tkani i
dominantni mechanismy. Spojity rozptyl a Compgtomozptyl, které se oba podileji na
tvorbé sekundarnino #ani a fotoelektrické interakce, maji za nasledelsogiri

rentgenovych paprék

4.2.5.1 - Spojity rozptyl

Spojity rozptyl reprezentuje neionizujici vzajemnimtierakci mezi rentgenovymi
paprsky a tkani. Energie RTG paprsku jevedena do harmonickych potiykelektrori
atomi v tkani. Atom pak oftné tuto energie vyza v nahodilém srru jako sekundarni
rentgenoveé z&ni o stejné vinove délce, jakoglrpavodni rentgenovy paprsek. Proto tedy,
koherentni rozptyl nejen zeslabi¢pd paprsk X které dospji k detektoru, ale také zmi
drahu rentgenovych papfskmezi zdrojem a detektorem. Pré&pddobnost Rnerent

nastalych gipadi spojitého rozptylu je dan vztahem:

8/3
Zef‘f

Peorerent = E2 (4.2.5.1/1)

kde E je energie interagujicich rentgenovych papm@skZs je efektivni atomové&islo
tkaré. Sval ma hodnotue£ 7.4, kdezto kost obsahujici vapnik, ma hodnotzkbli 20. Pro
paprsky X o energiich v diagnostickém rozsahu, gtifokoherentni rozptyl typicky jen za

hodnoty mezi 5% a 10% vzajemnych interakci s tkani.

4.2.5.2 - Comptoiav rozptyl

Vznik Comptonova rozptylu se odvolava k vzajemngmsobeni mezi nahodnym
RTG paprskem a votnvazanym elektronem ve §8im orbitalu atomu nachazejiciho se v
tkani. Zlomek energie RTG paprsku jgepesena na elektron, elektron je vyemst obalu

atomu, a RTG paprsek je odkloni od jehivqdni trajektorie Jestlize je Uhel odchylkg



relativie maly, pak no¥ vznikly rentgenovy paprsek ma podobnou energio jaken
nadhodny RTG paprsek a ma ddasiéci energii k tomu, aby mohl projit skrzld a byl

detekovan filmem.

Schema 4.2.5.2.1 — Znazenh Comtonova rozptylu

Peree elektron

Ee.buund
2 S
elektran B seat s
Poc o rozptylens
Sﬁ\' Xl BTG zafeni

dopadajici RTG zafeni rozptylené RTG zafeni

(Vlevo). Schéma Comptonova rozptylu nahodného Rip&ku u atomu v tkani.
(Vpravo) Comptoiv rozptyl nahodného RTG paprsku o energiidgadajicia hybnosti
Px,dopadajiciVOINg vazanym elektronem o energii&ennsSe sodasnou produkci
rozptyleného RTG paprsku o energii Bzptyleny@ hybnosti R rozptyleny@ Volneého elektronu o
energii & vona@ hybnosti poiny

Energie rozptylenych RTG papfskmiZze byt vypgé@itdna s pouZitim pravidla
zachovani hybnosti a energie. V tomiippdu, zachovani hybnostiiie byt popsano jako:

Peyolny = Pxdopadajici— PX rozptyleny

kde p reprezentuje hybnost.



Rovnost pro udrzovani energie je:

EX, dopadajici"' Ee,vazebné: E)(,rozptyleny"' Ee,volny [ J ](4-2-5-2/1)

Po dimysiné algebraické manipulaci, je pak energie Compia rozptyleného RTG

paprsku dana vztahem:

E

X ,dopadajici

EX ,rozp. =
1+ (EX"Opada"c'] [f1- cost)

[J](4.2.5.2/2)
mc?

kde m je hmotnost emitovaného elektronu a c je logthswtla. Tabulka 4.2.5.2.)
ukazuje energii paprékX rozptylenych Comptonovym rozptylem jako funkaieegie
nahodného fotonu ze svazku RTG paprakihlu rozptylu. Relativhmaly rozdil v energii
mezi vlastnimi - ne nahodilymi! - a rozptylenym RTZeni znamena, Ze sekundarni

z&eni je detekovanorpasi téz efektivit jako primarni zéeni.

Tab. 4.2.5.2.1 Energie rentgenovych paptskdklorenych Comptonovym rozptylem jako

funkce rozptylového uhlu préané energie fotahinteragujiciho zzeni.

Uhel rozptyly Energie z&eni rozptyleného Comptonovym rozptylem
(stupre) Ex, dop. 725 | Ex dop.=50 | Ex,dop.=100 | Ex, dop.=150
30 24,8 49,4 97,5 144.,4
60 24,4 47,7 91,2 131,0
90 23,8 41,9 72,1 94,6




Pravd@podobnost , Zze svazek RTG papirskodifikovany Comptonovym rozptylem je v
podstat nezavisly na efektivni atomové hmotnosti tkge linearg umérna k elektronové
hustot tkarg, a je slab zavisla na energii viastniho RTG paprsku.

Vzhledem k &¢mto faktofim na oplatku, nezavislost co sedyatomovéhaiisla
znamend, Ze rozptylené rentgenové paprsky obsahafy kontrast mezi gkkymi
tkarémi, nagiklad tukem a kostmi. Maly stupekontrastu prameni z rozdil elektronové
husto¥, kterd méa hodnoty 3.36 x ¥elektronu na gram pro sval, 3.16 x*16lektronu na
gram pro tuk, a 5.55 x $delektronu na gram pro kost. Jak je popsano v dégtd casti,
fotoelektrické interakce (které davaji vzniknoumikgjicimu tkdovému kontrastu) jsou
vysoce neprawipodobné k vyskytovat se ve vysokych energiich wmiast svazku RTG
paprski. Slaba zavislost pragdodobnosti Comptonova rozptylu na vlastni enenggizku
RTG paprsk znamena, Ze Comptiw rozptyl je dominantni vzajemnou interakdii p

vysokych energiich a ma échto energii za nasledek zhorSeny kontrast obrazu.

4.2.5.3 - Fotoelektricky efekt

Fotoelektrické interakce Wl zahrnou energii incidentniho ig@i X je pohlcena
atomem v tkani, ) sowasném emitovanicsre vazaného elektronu z K nebo L orbitalu
jako "fotoelektricky“. Kineticka energie jadra fatlektronu jsem hoden rozdilu mezi
energii vlastniho RTG paprsku a energie vazby mekt Druhy elektron z vySSi
energetické hladiny pak vypIni "diru" vytteny vyhozenim fotoelektronu, proces
doprovazeny vyslanim "charakteristicky” RTG paprgkiuenergii rovnajici se k rozdilu v
energiich vazby wjSiho elektronu a fotoelektronu. Jestli energiestritho RTG paprsku je
mensi nez energie vazby slupky K, pak fotoelekjeokatapultoval se z L skapky. Jestli
vlastni RTG paprsek ma dostgici energii, pak elektron slupky K je emitovaelaktron L
-nebo M- skeapky vyplini diru. Charakteristické rentgenovéerd ma velmi nizké energie
a je pohlceno uz na kratké vzdalenosti. #ildpd, 4-keV charakteristické ni z
fotoelektrického interakce s atomem vapniku v kaststuje v tkani jen po draze o délce

okolo 0.1 mmisty vysledek fotoelektrickéhotinku v tkani je ten, Ze vlastni rentgenové



z&eni je kompletd pohlceno a nedosje k detektoru. Existuje ale také druha, é&zna
forma fotoelektrické interakce, ve které je roadézi energiemi vazby vititiho a krajniho
elektronu peneseny k w&Simu orbitalu elektronu (Auger elektron), kterykpanikne a
zanecha jadro s dvojitym kladnym nabojem.éChadiny atomu mezery jsou vygime
dalSimi krajni elektrony, ¢imz dochazi k produkci velmi nizkoenergetického
charakteristického RTG #ni nebo dalSiho Auger elektronu. &®ple Zadné zéni, Zadny
fotoelektron ani charakteristickéieai, nedosfje k detektoru.

4.3- VYPOCETNI TOMOGRAFIE

4.3.1- Historie.

Vypocetni tomografie (computed tomography, computerigechography) je
zpasob, jak matematickou rekonstrukci ziskat z mnolanasnich snimk snimek
tomograficky, tj. picny rez. Prvni pacient byl pomoci vygeiniho tomografu vysan v
Londyre v r. 1971. Fistroj byl navrzen anglickym fyzikem G. N. Hounsfiem, ktery za
tuto metodu ziskal spaie¢ s americkym fyzikem A. M. L. Cormackem Nobelovinoeza
medicinu v r. 1979. Zavedeni CT do medicinské ppiixeslo nové diagnostické moznosti
a byva svym vyznamentipovnavano k objevu rentgenovych pagrskmeckym fyzikem
Wilhelmem Konradem Rontgenem vroce 1895. Samotmériet rekonstrukce
tomografického (zieckého tomeo — fezat) fezu z mnoha sumaich snimk byla
vypracovana Allanem Cormackem jiz v roce 1963. ¥dbin k narénosti rekonstrukce na
vypocetni silu vSak uplynulo téka deset let, nez byl v praxi zkonstruovan prvnizielny
tomograf - EMI Mark | sestrojeny Godfreyem Hounkfeam v roce 1972. Prvni vypetni
tomograf v naSi republice byl koncem 70. let miholéstoleti instalovan na
neurochirurgické klinice v Hradci Kralové. Roasiani vyp@etnich tomograf bylo v
republice velmi pomalé, tykalo se jen velkych Kiira skuténé pokryti diagnostickych
potreb nastalo skok@aZz porevoltné v 90. letech XX. stoleti.



4.3.2 -Princip.

Podstata této metody se ZnaliSi od konvetiniho rentgenového zobrazeni. Obraz
neni v tomto fipad "stinem" z&ni vrzeného na film nebo stinitko, aleferd je
zachycovano pomoci systému detektpiipojenych k pditaci. Zakladni princip skryvajici
se za CT spiva v tom, Ze dvojrozérna vnieni struktura pednétu mize byt
zrekonstruovana tady jednorozrérnych "projekci" pedmetu ziskanych viiznych ahlech.
Jednd se o matematickou rekonstrukiééhotezu €lem pacienta. Podkladem je tedy
mnoho ,klasickych* RTG snimk ze kterych je rekonstruovan vysledigz. Nandiena
data (jednotlivé snimky) jsou nasleédslozitymi matematickymi postupy rekonstruovany
do vysledné matice. Mnobetné obrazy ze sousedicité®i mohou byt ziskavany i za
Ucelem rekonstruovat trojrozimy obraz vybran&asti €la. CT obrazy poskytuji velmi
slusny kontrast mezi gkkymi tkaremi, jako napiklad ledviny, jatra, a svaly, protoze
rentgenové z@ni detekované po jwhodu skrz kazdy organ neni jiZ sumovano na sebe
navzajem, jako je tomuiipad u klasické planarni rentgenografie. Aby bylozme ziskat
obraz z tenké vrstvy tkénje rentgenove Zani kolimovano tak, aby vznikl tenky paprsek.
Detektory, které jsou situovany naproti zdroji gartového z&ni, zaznamenaji celkové
mnozstvi RTG z&ni které proSlo skrz pacientdimZ je generovana jednoroZma
projekce. Signaly intenzity proSléhoreai v této projekci jsou stanoveny dvojraznou
distribuci Zed’ovacich koeficienit uvnitt fezu tkani. Zdroj rentgenovéhoreai a detektor
se sodasre toci urcitym dhlem a miteni se opakuje. Tento postup pakie do té doby ,
nez je nasbirano dostgici mnoZstvi dat peebnych k rekonstrukci obrazuiprysoké
prostorové rezoluci. Rekonstrukce obrazu zahrnupstyp oznéovany jako zptna
projekce. Zrekonstruovany obraz je vlasteprodukci dvojrozrné matice, kde kazdy

pixel odpovida denzittkare ve vySetovaném prostoru.



4.3.3 - Sodasti CT Fistroje

Vypocetni tomograf ma &kolik sowasti, které jsou velmiifbuzné k vybaveni pro
skiagrafickou rentgenografii, jako zdroj rentgenowéz&eni, koliméator, a wizku proti
rozptylu sekundarniho gni. V pabéhu minulych 30 let vznikly ze systéns jedinym
zdrojem a jedinym detektorem, ktery k ziskagakého obraz sp#gboval mnoho minut,
vyvinuly pristroje s jedinym zdrojem a s mnohonasobnymi detgkikteré mohou ziskat
obraz v 1 sekunidnebo i mén. Principy ziskavani dat a jejich zpracovani pror@iZe byt
ocerény vzhledem k vyvoji z nejrarsich, tzv . " snim&i prvni-generace" keti actvrté

generaci systéi jenz lze najit ve &Siné sowasnych nemocnic.

4.3.3.1 - Zdroj zéeni

V CT zaizenich se pouziva rtgishi o kratké vinové délce. Préggnost snimani
by bylo nejvhodgjSi z&eni s jedinou vinovou délkou, tj. nejlépgkterého radionuklidu.
Protoze vSak vyhovujici radionuklid pouzitelny puto aplikaci neni k dispozici, pouziva
se zdeni z rentgenky, které je filtrovano, aby obsahoyah utité vinoveé délky. | kli
tomu je nutno pouzivat gni o vysSich napich (120-140 kV). Rentgenka musi byt
tepelrg velmi odolna, proto se v novychigtrojich pouZzivaji rotujici anodyimz se zetsi
zagzovana plocha a zvysi se tepelna stabilita. Pradobea zaroverotuje s rentgenkou,

musi byt cela konstrukce velmi odolna a stabilni.

4.3.3.2 - Detektory pro vy@etni tomografii

Vlastnosti detektdr pouzivanych v CT ffistrojich k gevedeni intenzity toku
dopadajicich rentgenovych papiska elektricky signél jsou velmiutezité a ovliwiuji
vyslednou kvalitu obrazu. Z tohotaivbdu jsou na kvalitu a vlastnosti deteki@ k nim
piipojené elektroniky kladeny vysoké naroky. MeziotytoZzadavky pat vysoka kvantova
detekni innost, vysoka luminiscéni (€innost, vysoka geometrick&ianost a rychla



¢asova odezva detekfospojend s kratkym dosvitem materialu nebo krattolou trvani
signalu. Gilezité jsou také dobré Sumové vlastnosti elektnpnik

Mezi nefastjsi typy detektak v CT @istrojich pati plynové detektory a keramické
nebo krystalické scintitani detektory. Plynové detektory pracuji na bazieke¢ vyboj
zpasobenych P priletu ionizujici ¢astice plynem mezi édwma elektrodami s vysokym
napstim (1000 V). Jejich vyhodou je, Ze nevykazuji temci k doz#ovani, tj. nasledujici
impuls neni ovlivin predchozim, hodi se proto i pro rychlé expozice. dspalré stabilni.
Nevyhodou je maladinnost.

Druhou skupinou jsou polovagtivé scintil&ni detektory. Tyto krystaly (n&p
Bi,Ge012) prenenuji foton rtg zdéeni na setlo, které je dale igvedeno na el. impuls (cca
10"® A/foton). Nevyhodou je dozavani, které zfisobuje, Ze v subsekundovych CT jsou
jiz tyto detektory na hranici svych moznosti, a fifes softwarové korekce. Vyhody obou
druhi detektofi spojuji keramické detektory, které jsou rychléitiivé. Jsou zatim vSak
ekonomicky nedostupné préané aplikace.

NejbeznejSi detektory pouzivané v CTizzenich jsou xenonem naphe ioniz&ni
komory. ProtoZze xenon ma vysoké atomatiélo - 66, je vysoka pra¥godobnost
vzajemnych fotoelektrickych interakci mezi plynem piichazejicimi rentgenovymi
paprsky. Xenon je drzen pod tlakem okolo 20 atnrotdk, aby doSlo k zvySeni kol
vzajemnych interakci mezi &nim a molekulami plynu. Uspidani spojenych ionizaich
komor, typicky 768 na pet (akoli nékteré kometni snimae jich maji az do 1000), je
naplreno plynem, s kovovymi elektrodami o#djicimi jednotlivé komory. RTG zéni
proslé skrz o ionizuje plyn v detektoru¢imz vytvai elektron-iontové pary. Tyto jsou
nasledg pritahovany k elektrodam rozdilem mezi svorkovym dap elektrod. Tim se
produkuje proud ktery je (¢my paitu vyskytujicich se fotainrentgenoveého zéni. Kazda
elektroda detektoru jefipojena k oddlenému zesilovd a vykon zesiloval je dale
zpracovan aiemenén na digitalni prostym A/D konvertorem. Digitalizo® signaly jsou
logaritmicky zesileny a ulozeny pro néasledujiciomdtrukci obrazu. V tomto designu

ionizatnich komor,mimo jejich hlavni funkci, kovové taielektrod také vykonavaji roli



proti-rozptylové niizky. Talite maji typicky 10 cm na délkufipmezée 1 mm mezi

prilehlymi talifi.

4.3.3.3 - Gantry

Jako gantry se oztaje vySetovaci tunel, kterym projizdi deska, na které jezeto
pacient. V gantry je uloZen systém rentgenka—detgld dalSi zézeni, ¥etn® chladiciho

systému. Gantry je mozno omezddo 30°) nakla# a volit tak rovinurezu.

4.3.3.4 -Ridici a vyhodnocovaci [gtac

Jednd se o dva systémy, kdy jeden ovladé&dgakvizici snimki, druhy pak ze
surovych dat (raw data) rekonstruuje obrazy a ggélepracovava. Vysledky jsou pak
uloZzeny bd’ pouze ve form jednotlivych snimk, nebo spolu s primarnimi daty, ktera pak

umoziuji dalSi zpracovavani.

4.3.4 - Generace CTifstroji

Z hlediska konstrukce systému zdrojeadi/systém detektdije mozné rozélit

pristroje do ®kolika generaci.

4.3.4.1 - Prvni generace

Dnes se jiZz nepouziva. Vypetni tomografy prvni generace pro¥BdvySeteni
pomoci Uzkého svazku rentgenovéhoiemd prochéazejiciho éiem od rentgenky k
vhodnému detektoru (scintaimu nebo proporcionalnimu §iteci). Detektor byl umisin
na spoléném ramu Fmo proti rentgence. Systém rentgenka-detektoréberb vySateni
lineérré posunul, takze paprsek postaporosel celym ficnym rezem é&la pacienta. Tak
byly vytvoreny jednotlivé projekce ip M datovych bodech. Po kazdém tomto posunu
("skenu") se systém podaib o maly Uhel a doSlo k novému linearnimu posufdroj a

detektor se tiily o (180/N) stups, kde N je poet rotaci v kompletnim skenu, a tim byly v



7 vz

tomto Uhlu ziskany daldi M transtd fadky. Uhrn datové matice ziskané timto postupem je
proto M x N bod. Prostorova rezoluce zde mohla byt zvySena powzjgmnych
transl&nich schod linearniho posunu a uhlovéheinistku, a2 do mezni hodnoty dané
efektivni velikosti ohniskového bodu rentgenky. W8ak n&lo za néasledek delSi
zobrazovactas. Kolimace rentgenovych papiskdava ukitou Siti paprsku v ose kolmé k
ose otdeni a tim pedukuje tlou¥ku vrstvy. Typicka velikost datové matice zde bwval
180 x 180 a&asy snimaniadow 4-5 minut.

4.3.4.2. Druha generace

Vyuziva také rotéen¢ transl&ni pohyb, zmensil se thel mezi jednotlivymi sninaky
zvetSil se paéet detektol, které byly upevény na sektorové matrici. Také se namisto
jediného paprsku uzivaného ve sndioh prvni generace pouziva tenky, alecast€ne
"véjitovy svazek" zéeni a vy5Si mnozstvi detekliorentgenového zéni namisto jednoho
jediného. Hlavni vyhodou skerierdruhé generace, bylo zmenSeni v celkovéamse
vySetovani. Tak jiz bylo naifiklad mozné ziskani abdominélniho obrazu wvjetiného

zadrZeni dechu. Rekonstrukce obrazu pozadovalg @jgoritmi prestavby pro " §jirovy

svazek " zptné projekce. Expoeni casy klesly na 50-10s.

4.3.4.3. Feti generace

Tato generace je dnes nejuzigdh Vyuziva izocentricky rotai pohyb systému
rentgenka/detektory. Skenemgti generace vyuzivaji mnohem SirSikgitovitého svazku
RTG paprsk a vyrazg vySSi mnozstvi detektdr typicky mezi 512 a 768, oproti
systéniim druhé generace. Detektory jsou ugg@ny do oblouku, k linearnim posum jiz
nedochazi. Cely systém se plynulecotéolem pacienta tak, Ze detektory a rentgenka jsou
spolu uzardeny v tzv.frame of referencéFOR). Snimkovani je provédo po 1° az 0,5°.

V predni ¢asti zdroje jsou uzivany dva adené kolimatory. Prvni kolimator omezuje



paprsek na uUhlovou iizhruba 45°. Druhy koliméator, umésty kolmo k prvnimu,
vymezuje paprsek na pozadovanou ttbugezu, ktera je typicky 1-5 mm. Intenzivni puls
RTG z&eni je generovan v délce trvani 2 az 4 ms pro kaZomjekci, a jednotka
rentgenova lampa / detektor séza ot@it o celych 360°. Snimaci daeni obvykle operuje

s nagtim 140 kV a proud na rentgence je mezi 70 az 32) ma sodasného filtrovani
paprsku zajifujiciho efektivni energii rentgenovych paprsk’0-80 keV. Velikost
ohniskového bodu je mezi 0.6 a 1.6 mm. Typické prov parametry jsou Uhlova rychlost
jedenkrat za sekundu, datova maticel’'tkl2 x 512 nebo 1024 x 1024, a prostorova

rezoluce ~0.35 mm.

Schéma 4.3.4.1 — Ukazka vyvoje generaci KStrpjii
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4.3.4.4.Ctvrta generace

Vyuziva rot&né stacionarni systéem. Pacienta obklopuje t=ay prstenec
detektofi, rentgenova lampa se oté@ celych 360° a vyZaje svazek Z&ni kolimovany do
Sirokého ¥jite. Ve skenovacimiase uz ale nenidivrté generace vzhledemieti generaci
skened Zzadné vyrazné snizeni. Problém také vznikéegpozici okrajovych detektor
které jiz nejsou naproti svazkuiedi, ale jsou zasazeny rozptylenynierdm. Toto je

nutné korigovat softwar@vci systémem naklami detektodi tak, aby #stavaly naproti



rentgence co nejdéle. Tento systém je vSak ¢ndraa v praxi se ifiliS nerozsil.

Nevyhodou této generace bylo hlavio, Ze Ze ¥tSi ¢ast detektar byla v kazdém
okamzZiku mimo rentgenovy svazek, problémy vSaksepovalo i sloZijSi mechanické
vyvazeni rotujicicasti systému. Tato vyvojovaétev CT systém se ukazala jako se

ukézala jako slepa a v s@sné dob neni v prodeji Zadny CT systéitvrté generace (11).

4.3.4.5. Spiralni CT

Urcitym mezistupim je spiralni (helikalni) CT, které je vlastpokratovanim CT
pristroja 3. generace. Prvni systém CT s kontinualni rdiglcvvyvinut firmou Bio-Imaging
Research v roce 1986. Novinku umoznilo pouziti vak# slip-ring technologie, kdy se
piipojeni snima&i neprovadi pomoci kahgl ale pomoci po s@bklouzajicich krouzk.
Drive bylo nutné kazdou nasledujic ¢ta provadt v opa&ném sméru nez tu pedchozi,
mezitim se s$il s pacientem posunul. Vyvoj helikalnich CTiigtroji zap@al u
jednovrstvého helikalniho CT a v s@sné dob pokra&uje vyvojem stale vykorgsich
vicevrstvych (multi-slice) helikalnich CT (MSCT)a¥edeni kontinualni rotace umoznilo
plynuly posun stolu s pacientem, zatimco se koatmuzaznamenavaji snimky. Metoda
spirélniho CT umoznila lepSi vytkgni 3D rekonstrukci a také urychlila celou procedur
ziskani snimk. U helikalnich CT se objevu dalSi parametr proettghi a tim jepitch
faktor. Jedn& se o bezrogme ¢islo, které vyjatlje pongr mezi posunem stolu za jednu

rotaci k totalni te kolimovaného svazku:

d
M.s.

P= (4.3.4.5/1

oll

kde M je p@et najednou snimanydezi a s je jejich tlouska. Pro 3D rekonstrukce je
vhodrgjsi vétSi hodnota pitch, ktera zajisti lepSi podélnou sfpmvou rozliSovaci

schopnost. Toho se da dosadhnout zUzenim kolimaseyyrcoz vSak vyzaduje étsi



radiani zatZ pro pacienta, proto je nutno vZdiinps tohoto postupu zvazit. Helikalni CT

spolu s kvalitgjSi 3D rekonstrukci nachazi své uplathpredevsim v CT angiologii.

4.3.5 - Zpracovani obrazu v CT

Rekonstrukce obrazu se odehrava séobs akvizici dat za delem minimalizovat
zpozdni mezi koncem akvizice dat a zobrazenim ékea operatoray konzoli. Soustava
rentgenky a detektdr se otéi kolem pacienta a zaznamenav&ityr pocet snimk
v prabéhu 360°. U modernich CTristroju je odstup snimk 1° ¢i méng, coz edstavuje
360 ¢i vice zdrojovych snimk pro kazdyiez. Jelikoz Bhem jednoho kroku jsou ziskany
signaly odpovidajici jedné projekci, ty Fedchozi projekce se zesiluji a digitalizuji, a ty z
projekce pedchozi k této se filtruji a zpracovavaji. Zé&lém ilustrovat sporné otazky
zahrnuté v rekonstrukci obrazu, uvazujme o projgktaiz jsou ziskana pouze hruba data,
jenz by byla ziskana z prostého objektuifidad jako elipsa, f rovnongrném sodiniteli
zmenSeniCil rekonstrukce je ilustrovany vpravo figury 1.2 jednoduchou 2 x 2 matici
tkare zredovaci koeficienty: danéada intenzit 11, 12, 13, 14, coz jsou hodnotgdovacich
koeficienti pul1, pu2, u3, u4? Pro kazdou projekci je intenzign&u zaznamenaného
kazdym detektorem zavisla n&edovacich koeficientech a tlotce kazdé tk&hjenz lezi
mezi zdrojem rentgenového reai a jednotlivym detektorem. Pro jednoduchypad
ukadzany vpravo na figury 1.27, &projekce jsou ziskané, kazda se sestava ze dwdiu bo
dat: projekce 1 (11 a 12) a projekce 2 (I3 a 14stliZe obraz, ktery ma byt zrekonstruovany
je také matrice dva-na-dva, pak intenzita projekiie byt vyjadena v ramci linearniho
souinitele zeslabeni, kde x je roZmkazdého pixelu. Vysledkem je hodnota pro kazdy
voxel, kterd pedstavuje pmeérnou Urové absorpce v objemu reprezentovaném timto
voxelem. Tato denzitni jednotka (Hounsfieldasislo [HU], CT ¢islo) vyjaduje absorpci

z&eni vztaZzenou k absorpci vody. Je tedy vikgad vzorcem



. lumat - :uvod
denzita= ¥ %1000
Hoogy [HU]( 4.3.5/1)

kde Mmat je absorpni koeficient tkat a vody je koeficient oslabeni pro vodu. Vzduch ma

hodnotu —1000 HU, tj. t&ka nulovou absorpci. Kost ma hustotu +1000 az +38900tedy
dvoj az troj nasobnveétsi absorpci nez voda. Stupnice ma tedy celkem 4000Moderni
CT rozlisi denzitni rozdil 5 HU. Rentgenovy sninjelschopen zachytit asi 3% rozdil Sedi,
zatimco CT i 0,5% rozdil. To je také jedna z velkyoyhod CT oproti RTG. Zatimco RTG
ma lepSi rozliSovaci schopnost geometrickou (5x1@x lepSi), CT jednozia¢ vede
v rozliSeni kontrast

Mohlo by se zdat Ze tento problém by mohl bytedgny inverzi matice nebo
obdobnymi technikami. Tyto ifstupy ale nejsou proveditelné. Prvnitkvpiitomnosti
Sumu v projekcich (vysoké hladiny Sumu mohouisgbit @imé zvraceni techniky do
nestabilniho stavu), a druhy Mv pfilis velkému mnozstvi dat ziskanychi @kvizici.
Jestlize velikost datové matice je mi&tad 1024 x 1024, pak techniky inverze matice e u
stavaji pomalymi. Rekonstrukce obrazu se v prakut@nuje bul’ pouzivanim algoritrin

zpetné projekce nebo itetaimi technikami.

4.3.6 - Preprocesingova korekce dat

Rekonstrukce obrazu jetqrichdzenaradou korekci ziskanych projekci. Prvni
korekce jsou dany z divodu existence artefakwznikajicich pi rekonstrukci obrazu, jako
napiklad efekt utvrzeni RTG paprsku (beam hardenifgcet Tento jev se projevuje tim,
Ze se zvysSuje efektivni energie paprsku rentgermwadteni tim, Ze projde skrz pacienta
kvali vétSimu zeddni nizSich energii RTG papiskToto znamena , Ze efektivni linearni
zred'ovaci sodinitel tkaré se sniZzuje se vzdalenosti od zdroje rentgenovatemiz Jestlize

k opra¥ nedojde, efekt utvrzeni paprsku ma za nasledeknamné artefakty ve



zrekonstruovany obrazech. Kotek algoritmy typicky pedpokladaji jednotné soinitele
zieddni tkare a odhaduji tlouXku tkaré skrz kterou prochazely paprsky rentgenového
z&eni, a to pro kazdou projekci. Tyto algoritmy piaciobie pro obrazy obsahujici hlavn
mekké tké&, ale je li ve vySébvaném objemu iftomna kost, mize vykazovat uiité
nepesnosti. DalSim artefaktem je artefalést&éného objemu (partial volume artifact),
ktery vznik& na zaklagtoho, Ze jeden pixel matrice je ve sKutesti voxel (tj. reprezentuje
objem) a v tomto voxelu mohou byt zachyceny objekiané hustoty. Vznikla hodnota je
pak kompromisem mezi &ma zastoupenymi hodnotanitesenim je ztefeni fezi a
zwtSeni pétu bodi v matrici. Zdrojem artefaklt jsou dale nadlimith husté objekty
(protézy, svorky, apod.) a elektrické Sumy pochékejgistroji (bez vlivu rtg).

Druhy typ koreknich Uprav je opravou pro nerovnovahy v citlivoktgadnotlivych
detektofi a v kanalech detektior Jestlize nejsou tyto variace opravené, pak se v
zrekonstruovanych obrazechibe objevit artefakt prstenu nebo halo efekt. Neowahy v
detektorech jsou obvykle zjistitelnéi @kvizici dat z fantomu, cozZ je objekt s prostarov
jednotném #ed’ovacim koeficientem fied skuténym vySetenim pacienta. Vysledky z
téchto kalibr&nich sked mohou pak byt vyuZivany pro opravy vSech klinidkytat.

4.3.7 - Déavka zeni u CT gFistroji

Pohlcend davka D se rovna energiierd E pohlceného za jednotku hmoty.
Hodnota D je dana v jednotkach Gray (Gy), kde 1r@sna se 1 J/kg. Mnoho publikaci
jes€ upozotuje na pohlcenou davku v jednotkach Rady: 1 Gy &ose 100 rad Davka
pacienta jetasto specifikovana v rdmci vstupni kozni davky,tgpickych hodnotach 0.1
mGy pro radiogram hrudniku a 1.5 mGy pr&ishi radiogram. Takova &eni vSak
nicméré, maji jen malou vypasdni hodnotu o riziku u pacienta.

NejuziteengjSi jednotka davky zéni je efektivni davkovy ekvivalent g ktery

sumuje davku dokienou kazdému organu, vazenou citlivosti feméw tohoto organu



pokud se tye rakoviny a genetickych rizik:
He =) WH, [SV]@.3.7/1)
i

kdei je patet orgarh zvazovanych v radéaim poli a H je davkovy ekvivalent pro kazdy z
i orgari. Hodnota H je dana pohicenou davkou D nasobémitelem jakosti (QF) zi&ni.
QF ma hodnotu 1 pro RTG izhi (a také pro gama paprsky), 10 pro neutrony) praa
castice. Jednotka H agHe Sievert (Sv). StarSi radia literatura je&t uvadi jednotky
davkoveho ekvivalentu a efektivniho davkového eslaatu v jednotkdch Remech: 1 Sv
rovha se 100 Reimn Typické hodnotyw pro kalkulaci H jsou: gonada, 0.2; plice, 0.12;
hrud’, 0.1; Zaludek, 0.12;iZe, 0.01; a Stitna Zlaza, 0.05. V CT se davkard& pacientovi
vypacitava mirg rozdilnym zgisobem, protoze profil RTG paprskiep kazdyiez neni
jednotny a gléhajici rezy @ijimaji né¢jakou davku ze sousednidezi. Nagiklad ve
Spojenych statech jerildem pro kontrolu potravin a &KFDA) definovan ukazatel davky

pro vypaetni tomografii (CTDI) pro vyséeni na CT fistroji takto:

1 ¢+m
CTDI:?I_7T D,dz [MGy]@.3.7/2)

kde D, je pohlcena davka v pozici z a T je tlék&tezu. Hodnota CTDI je tedy odvozena

od davek na jednotlivyciezech.



Graf 4.3.7.1 — Grafické znazaim CTDI
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Existuje rékolik odliSnych metrickych systéimpro vyjadeni davek specifickych
praw k CT, nefasgji pouzivanym je vSak ukazatel davky pro vyetmi tomografii
(CTDI). Tento metricky systém byl vyvinut pro agite v jednovrstvém axialnim CT
vySetovani. CTDI pgita piimérnou davku k jednotlivémiezu viad sousedicich skén
To ale neplati pro mezery nebéepahy skein které se mohou vyskytovat ve spiralnim
MDCT vySeteni. Jina metrika, CTRb., je popisem zachycenetpnérné davky dodané
do snimaného objemu, a vyiid se jako CTDIo. = CTDhwpich V tomto gipack je
CTDIly pramérnou CTDI ve vySébvacim protokolu, neboli tené vazeny pameér
centralnich a povrchovych davek pro dany akwizprotokol.

Specialni pozornost s ohledem na davku v CT klarbyt wnovana pedevsim
pediatrickym aplikacim. U @i obzvlas¢ plati, Ze jim takové vySEni mize pivodit

zvySené riziko kuli vétsi citlivosti k zéeni a neporrné vétSi délce zivota, po kterou by se



radiogenni zragni mohlo projevit. Déale i kidi celkowe mensi velikosti orgdn kdy je
relativré vétSi mnozstvi energie 8&no na jednotku masy (to je¢tdi davka) pro dané
vySeteni. V podstat stejna Uvaha plati i pro mladé déigp

Limit pro kazdor@ni davku z&eni udanou federalnim zakonem ve Spojenych
statech je 0.05 Sv (5000 mrem}eftoze tento limit neplati v mediéinmaze poslouzit
jako nazorny gklad. Tento limit odpovida mnoZstvigs 1000 planarnich RTG vyEeni
hrudniku, ale jen 15 CT vy3eni hlavy, nebo 5 CT vy&eni celéhoda.

5 - Metody

V Kklinické praxi je velmi dlezité zhodnotit davky paciehtv riznych druzich CT
vySetovani a identifikovat zpsoby, jak redukovat pacientovy davky bez &éno
zhorSeni v obrazové kvalit Existuji tizné metody, jak popisovat aékt parametry
oz&eni, souvisejiciho s CT diagnostikou. Evropskou isdrbyly publikovany evropské
smeérnice, tedy ,European Guidelines for Quality in Computed Tonagry” - EUR
16262. Jde o sémice pro kritéria jakosti v CT. V tomto dokumerstet hovéi predevsim o
dvou veltinach. Vazeném CTDI (CT) a Dose - Length Product (DLP), které je r&xn
mozné nazvat jako Reference Dose Levels (RDLS).staowe je ale zminit i ostatni

souvisejici velliny a jejich paralely.

5.1 - Z&kladni koncepty v davceiehi

Je dilezité rozliSovat mezi terminem ,expozice”, ktepusgisi s mnozstvim
ionizatniho dni ve vzduchu a které je vyprodukovano interaktord s jejich okolim, od
terminu ,davka zé&ni“ ("absorbovana radini davka"), ktera popisuje intenzitu ragta
energie deponované v pacientdg®u nasledkem expozice. BohuZzel, terminy ,expozie*
.davka" jsou rkdy uzivany zamnitelné. Oz&eni (expozice) je obvykle &ena velkina,
zatimco pohlcena davka je vyjitana nejastji z expozice a z odhadspoteby energie na

jednotku masyda (tedy, kilogramydlesné hmotnosti). Skuteost, Ze davka ¥éni mize



byt vyjadcena v mnohaiiznych cestach velmi&tuje moznost, aby bylo proveditelné
srovnani davek, které byly publikovany pro spek& €T aplikace v odborné literatu

Zakladni parametr davky &ni v CT je index davky pro vypetni tomografii -
Computed Tomography Dose Indé2TDI). Objemovy CTDI (CTD|,), odvozeny z CTDI,
muze byt pouZzit pro vyjaéni pameérné davky dortiené vySabvanému objemu v rdmci
specifického vySeéeni. DalSi dlezity parametr je dinna davka (E), ktera je uztea v
ohodnocovani a porovnavani potencialniho biolodiokézika daného vyseni. CTDI je
meéreny, zatimco E a dalSi parametry davkierd které budou uvedeny nize, jsou z CTDI
vypccitané.

Pro MSCT systémy nebyly az donedavna gestanoveny pravidla pro ¢feni a
vypocet odvozenych paramétdavky zéeni a tento stav byl vystaveny polemice v mnoha
odbornych publikacich. To, segasré s existujicimi rozdily mezi nastavovanymi hodnatam
snimaciho zdzeni, je dalSi d@vod pra@ se v literatte mohou minit vysledky MSCT

dozimetrie faktorem 4 nebo vice.

Tabulka 5.1
] o _ zL Diive pouzivana
Pronmeénna Parametr Biologicky ekvivalent Sl jednotk )
jednotka

. Patet iont

Radi&ni
) CTDI100 vyprodukovanych fotony Cl/kg Rentgen (R)
expozice
ve vzduchu
i Radig&ni energie
Absorbovana | CTDI, CTDI,, i
i absorbovan&tem Gray (Gy) Rad
davka CTDl,,, MSAD )
pacienta
o Celkova radiani energie
Kumulativni i
i DLP absorbovan&item mGy X cm mRad x cm
davka )
pacienta
Efektivni davka Biologicky efekt obdrzeng¢
E oo Sievert (Sv) Rem
radiani davky




Tyto definiéni problémy byly vyeSeny v dohaotlo shod parametit CT dozimetrie
Mezinarodni Elektrotechnickou Komisi.uBhé parametry s jejich gmymi jednotkami
jsou shrnuté v Tabulce 5.1.

5.2 - CTDI

Zakladni veléinou je Computed Tomography Dose IndeRTDI. Ten je definovany
jako integrél pod #vkou davkového profilu CT vrstvy (pro jeden dbrentgenky) podél
piimky kolmé k tomografické rovin(osa Z) rozédlené nominalni tlou¥kou vrstvyd z

jednoho sniméni, kterétbe vyprodukovat 1 tomograficky obraz (obrazéio 5.2-1).

Obrézek 5.2-1 - Distribuce davkyigai v solitérnim CTezu
A Vrchol

Davka

Skuteéna

-------- Idealni

>

osa-z

V ideélnim pipads by se rila davka zéeni na okrajiezu prudce snizit. Ve skeesti ale
profil davky zéeni p'esahuje v oblasti patyikky na olg strany &fi /ezu. Tento fesah je
zpisoben jak divergenci rentgenového paprsku, takninit rozptylem ve tkanicl@la.
Prispevky z jinych vrstev proto zvySujfi gkenovani celéh@lta lokalni davku. Maximum
profilu davky zéeni reprezentuje "vrchol davky."



Samotna rovnice pro vypet davkového indexu pro vypetni tomografii je pak

neiastji udavana v tomto obecném tvaru:
17
—a

D(z) = Kerma ve vzduchu podél linie paralelni swost&eni CT portalu

d = nominalni tlougka vrstvy

CTDI je ovS8em mozné definovat i takto:

_ 1 7
CTDI_W: D, ldiz [MGy] (5.2/2)

—a

N = patetiad detektal

SC = sfe kolimace vrstvy
CTDI je obvykle n¢feny s pomoci termo-luminiscémich dozimetit, ale jsou dostupné i
dalSi techniky reni. Toto ndeni je velmi naréné na lidskou praci a proto je jetidka
provadno. Zneiené vysledky fedstavuji pohlcenou davku, a Sl jednotk&eni je Gray

(Gy). Drive pouzivana jednotka je Rad.

5.2.1 - CTDlygg

Tato veltina, odvozena z CTDI, je definovana jako integravikbvého profilu
podél gimky kolmé k tomografické rovin(osa z) v mezich od =50 mm do +50 mm,
déleny sodinem pa@tu tomografickychrezi N vytvorenych i jedné otéce zdroje zéeni o
360° a tlousky tomografickéhofezu v jedné ot&e zdroje zéeni. CTDl,, je mereny

parametr ozé&ni. Toto néfeni je mnohem vhodaysi nez CTDI a je také Iékskymi fyziky



v ramci Klinickych test nastaveni CT z&eni provadno mnohentastji. Je to hodnota,
ziskand s pomoci ionizgai komory (obrazekcislo 5.2.1-) jenZz integruje ozé&ni
jednotlivého axialniho sniméani v délce 100 mm. zafi &ni vyskytujici se v konmie

produkuje proud, ktery je (dmy mnoZzstvi ionizénich udalosti. lonizai komora byva

zpravidla umistha v kometné¢ dostupném, kulatém polymethylmethakrylatovém
(Plexisklo) fantomu o délce 16 - nebo 32- cm @npfru (obrazekéislo 5.2.1-]). SI nérna
jednotka je Coulomb/kg (C/kg).

Bila Sipka ukazuje na ionizai komorucerna na plexisklovy (PMMA) fantom.

V zahranéni odborné literatte jsou uzivany tzné integrani hranice, vetiiny
davky a materialy fantoim Zde je pro ilustraci uveden integra limit £ 50 mm, veléinou
davky je kerma ve vzduchu a fantom PMMA dmpérech 160 mm a 320 mm pro simulaci

hlavy a trupu.



+50mm
1

CTDl,,, = q j D, [tz [MGy] (5.2.1/1)

=-50mm

Diive pouzivana jednotka je 1 Rentgen (R). CIPle n¥fen ve sgtedu
plexisklového fantomu, stejrjako v perifernich oblastech (v pozici 12, 3, & hodin) To

proto, aby se simulace co nejvidgbfizila skute&né prostorové distribuci oni.

5.2.2 - CTDly

CTDIlw je vazeny pimér z meieni CTDhgoo v stedu a perifernich lokalitach
fantomu. Tento parametr reflektujeapernou pohlcenou davku nad rogm x a y (figura
1) plexisklového fantomu, jako aproximaceumpgrné davky z#eni v gFi¢éném fezu
pacientovymdlem. CTDly se vypgita podle rovnice 1:

2 1
CTDI,, = kCTD'moP +§CTDI1000 X f} [MGy] (5.2.2/1)

CTDly00c= CTDhgo-hodnota zrsiena v centru standardniho fantomu
CTDlyo0p = CTDhoo -hodnota zrétend v periferii standardniho fantomu, 10 mm pod
povrchem.

Proménn& f vyjadtuje rozdil mezi pohlcenim #ni ve vzduchu a pohlcenim v
dalSich prosedich. To je uzivano pro konverzi rathé expozice vyjatené v C/kg, do
pohlcené davky vyjgeéné v Gy ( Sl jednotka pro CTW). Pro kalkulaci CTDJ je
nejastji pouZivana hodnota prb 33.7 Gy x C x kg* (v konvergnich jednotkach je to
0.87 Radu/R).



5.2.3 - nCTDly

Evropskd komise (EC) navrhla pouZziti normalizovanéidexu davky, nCTLN,
ktery bere na ietel nerovnorérnosti hodnot CTDI ré¥enych v centru nebo periferii
mérenych fanton:

1(1 2
nCTDI,, :E(ECTDINOC +§CTDI100PJ [MGy.mA&] (5.2.3/1)

C je radiografick& expozice (mAS).
Vazeny index CT davky (CTEM), ktery je prvni z dvou vySe jmenovanych vl
plisujicich davku, navrhovanych EC pro jednu vrsévseriovém snimani nebo prosbbv

spirélnim skenovani, je pak definovan jako:
CTD|, =, CTD|,[C [MGy] (5.2.3/2)

Typické hodnoty nCTLJ pro Siroky okruh modél snimacich zZdzeni jsou
dostupné jak ve wejnych databazich na internetu ( Hilad vcasti InMPACT CT
Dozimetrického kalkulatoru — verze 0.99u, 2003k ¥ odbornych publikacich (Bongartz
et al.; Nagel et al.,"4edition).

5.3 - MSAD

Multiple slice average dose (MSAD) jeupnérna davka stlena v oblasti vice
navazujicich sken (obrazek 5.3-1). MSAD ipsré popisuje pimérnou davku pacienta
pouze Vv pipac, jestlize vySdbvaci protokol uziva&tsSi mnozstvi paralelniatezi.

Tak jako u CTDI, tak i MSAD vyZaduje termo-luminéeni dozimetry pro réeni

a mereni samotné je provédo jen Zidka. MSAD je typicky vysSi nez vrchol profilu dgvk



z&eni jednotlivého skenu (obrazek 5.2-1) a to o fagoaz 3. Sl jednotka &keni pro
MSAD je Gy.

Ciselna hodnota MSAD jeffmo Gnerna prostorovému odteni naslednychez.
Toto prostorové odlaieni je zavislé na posunu pacienta se stoléhern spiralniho CT
vySeteni. Posun stolu je kvantifikovany jako nek&me mala prominliva, ktera se
ozna&uje jako "PITCH." Od doby nastupu MSCT bylo uzivangkolik definic pitch
faktoru z divodu nejednotnosti ohledrjeho gesného matematického vyjédi. Slo o to,
zda by n&l byt posun stolu vyjd@ny tak, aby v jeho definici figurovalai§ijednotlivého
skenu, nebo zda bydnnaopak souviset s kombinovanotii SiSech sotasré ziskanych
fezi. Toto je jeden zivodi, prat se vyskytl tak vysoky stupeozdilnosti mezi hodnotami

davek zé&eni, uvadnych v literattie.

Obrézek 5.3-1 - Typicky vzhled distribuce davkyerd mnoha@etnych paralelnichéeai.

ﬁ
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Hodnota MSAD zavisi na vztahu/&irez: a posunu stolu s pacientem mezi

sousedicimiezy, niZze se vyskytovat viat davky kili prekryvanirezi. Hodnota piimerné



davky mnoh¢etnychrezi (MSAD) je dana rozsahenkgkryti7ez: a plati jen v pipad, Ze

vySetovaci protokol zahrnujedt§i mnoZzstviezi.

Tato polemika byla definitivhvyieSena v rdmci mezinarodni dohody o sheT
dozimetrickych parametrech. Hodnota pitch jecas§ji definovana jako vzdalenost
posunu stolu s pacientem ve&mosy Z (mm) za 1 ai portalu, rozdlena celkovou $i
nominalniho skenu. Pro multi-slice CT (MSCT) sysyémahrnuje suma nominalnirgi
skeni vSechny sotasré snimanéfezy a odpovida vzdalenosti (mm) na ose Z, pokryté
vSemi fadami detektdr, které jsou aktivni dhem snimani. Jestlize je posun stolu s
pacientem Ehem jednoho adhu portalu mensi nez celkovd nominalrieS$kenu (tedy,

~ v o

faktoru.

MSAD pro vySeteni na konvetnich gistrojich mize byt vypd@itana z CTDI za pouZiti

rovnice 5.3/1:

MsaD= NXT

x CTDI [MGy] (5.3/1)

kde N je p@etiezi, T je nomindlni §etezu (mm), a | je vzdalenost mezi skeny (mm). Pro
MSCT systémy je N x T celkova nominalniteSiskenu a | odpovida posunu stolu s

pacientem ghem 1 obkhu portalu. MSAD pro spirélni vy&eni miZe byt vyjadena jako:

1
pitch

MSAD=

xCTDI [MmGy] (5.3/2)

Z této rovnice vyplyva, Ze pokud se hodnota pitminé& 1, MSAD se rovna CTDI. Proto je

spravna a shodna definice pitch velndileZitd k zabezpeni porovnatelnosti kalkulaci



MSAD mezi tiznymi CT zobrazovacimi systémy a protokoly. HodnM&8AD se i
sniZeni hodnoty pitch zvysSuje.

NejmoderijSi MSCT snimaci Zé&eni ukazuji hodnoty DLP na konzoli operéatora.
V piipact vySeteni umo#ujicich od@lené skenovaci sekvence ve kterych by mohly byt
aplikované #zné parametry vySatvaci techniky (jako tlouka rezu nebo radiograficka
expozice), thrn DLP by #&h byt udavan pro celou proceduru jako suniggvka z kazdé

fadoveé nebo spiralni sekvence vyséaet.

5.4 - CTDIvoL

Rovnice 5.2/1 a 5.2.2/1 jsou platné pouze pro akigkeny. Pokud se jedna o
nesouvislé axialni skeny nebo spiralni skeny shpftktorem P #Sim nez 1, je nutné
CTDIw korigovat faktorem pitch P = TF/N.SC a naayse CTDIvol (pitch faktor P je
definovan jako powr mezi pohybem stolu s pacientem mezérda naslednymi ot&ami
rentgenky a nominalni tlotiky fezu). Objemovy CT davkovy index (CTyL) je novy
parametr davky Zéni, odsouhlaseny mezinarodni elektrotechnickouigiode to hodnota,
principielns zaloZen& na tomtéz konceptu jako MSAD, ale naitaztiIMSAD je odvozena
z CTDly. To je pondrné vyhodné, protoZze hodnota CTPje vypaitana z dat ktera jsou
snadno zréitelna (CTDhop).

CTDIlyoL pro jednovrstvé (singlslice) skenery je definoviakpo:

N xT

CTDI,, = xCTDI,, [MGy] (5.4/1)

kde N je pdet tezi, T je nominalni §& fezu (mm), a | je vzdalenost mezi skeny (mm).

Definice jenz je zde uvedena, plati pro oboji, lexini axialni a i pro spiralni techniku.



Podob# jako Ize konvertovat MSAD pro konvém snimge (5.3/1) do MSAD pro spiralni
snimae (5.3/2), Ize vyjétit i CTDlyoL pro MSCT:

1
pitch

CTDI,, = xCTDI,, [MGy] (5.4/2)

CTDloL je v sowkasné dob nejvice preferované vyjéehi davky zgeni v CT
dozimetrii. Stej# jako @i kalkulaci MSAD, je i pro pesné a porovnatelné stanoveni
CTDlyoL velmi dilezita spravna a shodna definice pitch faktoru. idgjerrjsSi CT
snim&e mohou zobrazit hodnotu CT} na konzoli operatora. To umafe lékdi
provadjicimu vySeteni, porovnat davky Z#éni které pacienti fimou z taznych
zobrazovacich protokdl Podobg jako CTDIly se i CTDl{o. vyjadiuje v Sl jednotkach
Gy.

Nicmérg obé hodnoty, CTD{o. @a MSAD, maji podstatnou nevyhodu. Aktualni
lokélni davka se totiz od cetddvého CTDIvol liSi diky rozdilnym atentaim viastnostem
jednotlivych¢ésti gla. U objemnych pacieatfe wtSi absorpce v periferiéla a centralé je
mensi lokalni davka nez u pacigrglabSich. Mimo to, jejicltiselnd hodnota je zavisla
pouze na prostorové distribuci davky u jednotlivi&ieni, ale neni uz ovlivéna celkovym
poctem naslednych skérv CT vySeteni (to znamend, celkovy rozsah prohledavani).

5.5 - Dose lenght product
Dose lenght product (DLP) je ukazatel integrovasékgt z&eni z celého CT
vySeteni. DLP je ndsobkem davky a délky (to znamen@iedstavuje celkovy rozsah

prohledavani). Definice DLP je:

DLP =CTDI,,, x délkaskenu [mMGy.cm] (5.5/1)



Podrobuji potom:

Pro axialni snimani:

DLP =) 'nCTDI, [TIN[C [MmGy.cm] (5.5/2)

Pro spiralni snimani:

DLP = nCTDI,, [T [A[f [MmGy.cm] (5.5/3)

kde | gredstavujte kazdou sériovou nebo spiralni snimaciesei, tvgici ¢ast vyseteni. T
je tloug’katezu (cm); N poetiezi; C radiografickd expozice; A proud na rentgencefmA
t je celkovycas akvizice.

Proto se f zvySeni v Uhrnu rozsahu prohledavani nebo s gmogmi, které sobi
na CTDly (tedy, napti na rentgence nebo proud na rentgence) nebo md\gT (pitch)
DLP zvysuje. Protoze rozsah prohledavani s wyjaedv centimetrech, Sl jednotka pro DLP
je milligray (mGy) x cm. Zobrazeni DLP hodnoty nankoli operatora CT snimaciho
zarizeni je ze zakona pozadovano v mnoha zemich Evidayic v direkti¢ Evropské
Unie 97/43/EURATOM je po vyrobcich CTifzeni poZadovano, aby jejich nowyrakené
piistroje zobrazovaly Udaje o pacientaévce zéeni.

Ackoli DLP reflektuje davku z&ni pro specifickd CT vySeni nejpesrEji, jeho
¢iselna hodnota je oviivovana rozdilnostmi v pacient®wanatomii (tedy, hodnota DLP je
vySSi pro vyssi pacienty pouzedkvjejich vétSi vysce). Proto je CTRGL uziteingSi jak
pii projektovani CT zobrazovacich protokpltak g porovnavani davky zeni mezi
raznymi protokoly.



5.6 - Efektivni davka

K tomu, aby bylo mozné odhadnout rizikoresdi gidruzené k CT vySébvani, je
nezbytné odhadovat efektivni davku (ED) kterd jeceam produki davek oz¥eni a
odpovidajicich jakostnich fakior Efektivni davka reflektuje nejednotné pohlceniena z
casténé expoziceda z&enim, gibuzné k davce #ani celotlové, a dovoluje srovnani
rizika mezi rozdilnymi protokoly CT vySeni. Sl jednotka této velny je sievert (Sv)
nebo millisievert (mSv). Five pouzivana jednotka je Remgibha davka se vypita z
informaci o davce dodané k jednotlivym or@@dn a z relativniho rizika ze &ni,
specifického pro kazdy organu. Pracemi specifické davky ozéni je uzivana technika
nazvana "Monte Carlo simulace", simulujici pohlcaniozptylovani fotol paprsk X v
raiznych tkanich, za pouziti matematického modelukétie €la. Nicmérk pro uceni
efektivni davky existuje ¢kolik skupin dat a metody kalkulace. Proto se wkjevypaiti
acinné davky mohou #mit v zavislosti na druhu metody ktery je uzivaal® celko¥ jsou
obecré v dobré shodl

DalSi cesta jak z#tit ED je pouziti antropomorfnih@lového fantomu, v &mz je
davka miend v mist zajmu daného organu nebo tkanobvykle za pouZiti
termoluminiscednich dozimett (TLD). Z téchto n&reni mize byt pak ED vypétana.
Jako praktickou alternativu k odhadnuti rizika demé&ySetovaciho CT protokolu udava

EC™® regionspecifickou normalizovanou EDH).

Efektivni davka je odvozena z hodnot DLifepnasledujici rovnici:

E=E,, xDLP [mSv] (5.6/1)

kde E je @inn& davka a Ep predstavuje konverzni faktor (rozm mSv.mGy lcr?)

jehoz¢iselna hodnota sedmi v zavislosti na oblastéla, ktera je vySébvana. VSeobecne



arovre pro mzné regiony pacientova&la (mozek, krk, hrd, bficho a panev) jsou dané v
tabulce5.6-1

Tabulka 5.6-1Konverzni koeficienty pro vygiet efektivni davky pragdnictvim DLP

Anatomicka CTDlIy DLP Koeficient konverzdep p
oblast [MGyYail [MGy.cm] [MSv.(MGyxcm)']
Hlava 60 1024 0,0023

Krk 60 1024 0,0054
Hrudnik 30 650 0,017
Bficho 35 780 0,015

Panev 35 570 0,019

* Evropska komise, Evropska &mice pro kritérium kvality pro C T. (1999) EUR 132

Je vSak nutné podotknout, Ze tyto hodnoty davek rsbozené na vysledku starSiho
prizkumu dat z pozdnich 80. let. Technické zlepSetdchinologii CT, zvlast pouziti
spirélnich technik, nabidly nové moznosti jak v em diagnostice, tak ve zmenSovani
davky. Casovy sotinitel rentgenky pro spiralni CT néibe byt obvykle stanoveny tak
vysoko, jako pro konvemi CT a to kwli maximalni tepelné kapaéirentgenky. Proto by
méla byt davka z&eni efektivig nizSi pro spiralni nez pro konver CT. Vysledky starSich
prizkumi, které byly zaloZzené na vyzkumu davek pro kokménCT, nemusi byt
piedstavitelem saiasné situace.

Typické hodnoty efektivni davky préasto vykonavana radiologicka vy&sti jsou
uvedeneé v tabulcg.6-2



Tabulka 5.6-2*

Vyseteni Efektivni davka [mSv]
CT vySeteni hlavy 1-2

CT vySeteni hrudniku 5-7

CT vySeteni k¥icha a panve 8-11
Angiografické vySeeni 3-10

Predozadni a kimi radiogram hrudniku 0.04 - 0.06
Pramérna ra@ni davka z firodniho pozadi ¢R 3**

*(15)

** (Patnact let od havarieGernobylu, SUJB, 2001




6 - Vysledky

Zde bude nazoinpredvedeno, jak se maji spré&viprovadt vypasty efektivni
davky z experimentatnziskanych dat. Pro jednoduchost bylo vybrano C3etgni mozku
(Epp = 0,0023), pomoci spirdlniho CT. Hodnoty CYOdyly ziskany na radiologickém

oddEleni nemocnice Pardubice. Vyg®i je vzdy pedveden pouze pro prvniéteni, ostatni

byly provedeny analogicky.
CTDI, (MGy) délka skenu oitch Site vrstvy
(cm) (cm)
29,4 14 1.0 0,5
41,59 14 1.0 0,5
41,09 17 1.0 0,5
41,09 16 1.0 0,5
19,4 14 1.0 0,5
53,28 16 1.0 0,5
64,11 16 1.0 0,5
65,33 14 1.0 0,5
80,46 16 1.0 0,5
122,1 14 1.0 0,5
CTDI,, = _1 xCTDI,,
pitch

CTDI,, :%x 294

CTDI,, =294



Po gepaitu ostatnich rreni pomoci rovnicéislo 5.4/2 ziskame tyto hodnoty:

CTDl, 29,4 | 41,59 | 41,09 | 41,09 19,4 | 53,28 | 64,11 | 65,33 | 80,46 | 122,1

CTDha 29,4 | 4159 | 41,09 | 41,09 | 194 | 53,28 | 64,11 | 65,33 | 80,46 | 122,1

DLP =CTDI,,, xdélkaskenu
DLP =294x14
DLP =4116

Po gepaitu ostatnich r¥eni pomoci rovnicéislo 5.5/1 ziskame tyto hodnoty:

CTDlyo | 29,4 | 4159 | 4109 | 4109 | 194 | 5328 64,11 65,33 80,46 1221

DLP 411,6 | 582,26 | 698,53 | 657,44 | 271,6 | 852,48 | 102576 | 914,62 | 1287,36 | 1709,4

E=E,,*xDLP (Epp=0,0023)
E = 0,0023< 4116
E =0,94668

Po gepaitu ostatnich rreni pomoci rovnicéislo 5.6/1 ziskame tyto hodnoty:

DLP 4116 582,26 | 698,53 657,44 271,6 852,48 | 102576 | 914,62 | 1287,36 | 1709,4

E 0,9466 1,33919 | 1,60661 | 1,51211 | 0,6246 1,96070 | 2,35924 | 2,10362 | 2,96092 | 3,9316

Primérna efektivni davka zthto nefeni je 1,935 mSv. Tato hodnotélghzné odpovida

pramérnym hodnotam z tabulky 5.6-2.



7 — Diskuse

Z&kladnim stavebnim kamenem této prace &e stat ziskani takovych dat,
ktera by byla porovnatelna s vysledky jinychiéet, publikovanych v odborné literagu
Prvotni zanir, pozadat &kolik diagnostickych odéleni z iznych nemocnic v republice o
data archivovana o vy3ehich u nich provashych, se ukazal jako velmi obti&n
realizovatelny, a to hned zkolika divodi. Hlavnim problémem je ipdevSim velka
raiznorodost samotnych CTriptroja. Tato iznorodost je nejmarkantj patrna gedevsim
v softwarovém vybaveni ovladacich konzoli a timgmadv rozdilném datovém vystupu.
Kazdy gistroj u jednotlivychiezl zaznamenava parametry rentgenky, tedy jejiétinagp
kilovolty, ne kazdy ale dogitava davku, kterou pacientiglaném vySéeni obdrzel. Tyto
hodnoty poskytuji az noveérigtroje s nejnoSim softwarem. Z tohotoastodu proto neni
mozné ziskat data o davkach ze vSecheledd vypaetni tomografie. Pokud uZigtroj
néjakou davku pro vys&tni udava, nemusi zde byt shoda.uzngch operénich systéra
je zpracovani dat a z nich plynouci v¢pb davky rozdilné a tak e byt vystupem
nagiklad CTDI, CTDl,, CTDlo nebo odhad davky pro topogram, nebo @rgest ,,davka*
udand v mGy, jejiz jwvod neni dostate¢ popsan ani viflozené dokumentaci CT
pristroje.

DalSim problémem je mnoZstvi archivovanych dat,iqfcich vySeteni. Pokud
piistroj zobrazuje (daje o davcef aiz v jakémkoliv tvaru, byvaji tyto hodnoty
archivovany, & uz digitalré, nebo analogav DalSimi archivovanymi velinami pak je&t
byvaji nastavené parametry rentgenky jako kVp a mAsekterych gfipadech jest pocet
fezi daného vySéeni. Tato data jsou ale pro vygsbd davky hrub nedostaujici. Jak je
patrné ze vztahv kapitole 5 a z ukazky vygti v kapitole 6, je pro spravnou kalkulaci
davky zapatbi znat minimalé jeS€ pciet rezl, jednotlivé Sie fezi a vzdalenost mezi
rezy.

Jedina moznost, jak tato data ziskat, je ¢&ileaplanovat siy dat a teprve
s ohledem na charakter a mnozstvi koncipovat clearghkace. Zgtné se obracet na

radiodiagnosticka odteni je zbyténé. Natolik podrobné Udaje o vyEmti se totiz



archivovat nemusi a proto se ani nearchivuji. Nenéemu divit. \BtSi mnozstvi dat
vyZaduje archivéni média o vysSi kapagjtcoz stoji penize. Mimoto rozsahlejSi archivace
zabere vic&asu a toho také neni na mnoha radiodiagnostickgidélenich nazbyt.

Tyto skut&nosti byly zjiSény az v ptibéhu zpracovavani této prace a proto se
nepodailo zajistit potebna data. Dale Izegdpokladat, Ze i kdyby bylo s touto skirtesti
pacitano jiz na z&tku Seteni, nepoddlo by se zpracovateli jako jediné ogobbstarat
natolik obsahly statisticky soubor, aby&no mohly byt vyvozeny relevantni zay. Proto
v tomto bod@ nezbyvéa nez zkonstatovat, ze/pdni zangr této prace se nepdda splnit.

Aby tato prace rla alespd n¢jaky piinos pro danou problematiku, dovolim si zde
navrhnout postup, jakymi cestami by mohl probilit potebnych dat pro obdobné studie
a jak se na jejich podkladdobrat hodnot efektivnich davek, vypovidajicichmozném

biologické efektu obdrzené davky.

7.1 - Ziskani a zpracovéani dat

Na paéatku Seteni je nutné ziskat informace o davcéslpSejici k danému CT
vySeteni. To znamena zjistitkterou z variant CTDI.

Hodnoty nefasgji pouzivané velliny, CTDly, mohou byt vypéitany gimo z
rovnice (5.2.2/1) s pouzitim vysledlknéieni CTDhoo, p @ac, pro hlavovy nebogtovy CT
dozimetricky fantom. Ty lIze zé#iit béhem rutinnich zkouSek parametCT zd&izeni.
Takova néreni mohou byt uskuteéna s pomoci termo-luminiscémich dozimeti (TLD).
Také je mozné pouZit vice vhodné, speawalibrované, 100 mm dlouhé ionizd
komirky ve tvaru tuzky.

Vzhledem k dleZitosti velikosti davky z&ni spjaté s vyS&tnim bylo doporéeno
Mezinarodni Elektrotechnickou komisi (IEC), aby hoty CTDly byly zobrazovany na
operatoro¥ konzoli CT snimaciho #&eni. Z tohoto dvodu by nendlo byt obtizné tyto
hodnoty u vySéeni na modernich CTrigtrojich zjistit. Hodnoty CTDW reflektuji radi&ni
podminky vybrané operaceiebaze by rla byt zahrnuta vhodna korekce préipad,



jestlize se nominalni tlotikafezu nerovna posunu stolu s pacienteimeln jednoho oihu
rentgenky.

DalSi moZnou vetinou, se kterou lze provéd potebné vypéty, je nCTDIw.
Typické hodnoty nCTDIw pro Siroky okruh modesnimacich zézeni byly shrnuty do
refereni databadze pro CT dozimetrii, jenZz byla publikcewana Internetu. &ktera
standardni data tykajici se davek, podstatnychvpibdr snimacich z@zeni, jsou uvedena

pro ilustra&ni ely v iloze 1.

Hodnoty CTDi{y mohou také byt ziskany tak, ze se pouziji datéckygh davek,
ktera obvykle poskytuji vyrobci v ramci gini pozadavik Uiadu pro kontrolu potravin a
léki (FDA) v USA. Podle tohotoiadu jsou vyrobci CT skenerzavazani oznamit hodnoty
CTDI m¢teni v standardnim hlavovémdaovem dozimetrickém fantomu pro CT za pouziti
zvlastniho protokolu. Takové hodnoty (CEBA) jsou odliSné v tom, Zedeni davky je
ustanoveno pro oblast 14 navazujicich skéramisto délky 100 mm) a jsou vyjédé v
ramci pohlcené davky v PMMA (namisto vzduchu). Rodo néfeni byla doporéena
Mezinarodni Elektrotechnickou komisi (IEC) jako &ast neminnych zkouSek v CT.
Hodnoty CTDkpa zmeiené ve fantomech jsou jen mirnizsSi nez CTDlyo pro nejétsi
Tabulka 7-1 udava hodnoty, které umoj odhad CTD) z takovychto dat od vyrolc
(CTDlgpp).



Tabulka 7-1: Konverzni faktory, které umoj odhad CTDig z n¥reni CTDkpa

provedeném vyrobci ve standardnich CT dozimetritkgatomech

Fantom Tlougka vrstvy| poner ,CTDI10o/W\CTDIgpa
(mm) Stred fantomu Hloubka 1 cm

Hlavovy 10 1.0 1.1

5 1.3 1.2

1.6 1.3

2 2.0 15

Télovy 10 1.0 11

1.4 1.2

3 1.9 1.3

2.6 15

Jako prakticka alternativa k jiz zn¢imym mefenim, mohou byt odhady CTlpro

vvvvv

ve vzduchu (CTDiR), za shodnych podminek expozice (H = hlava, Ble)t

CTDI,, =CTDl yx [P(H 0B) [mGy] (7/1)

kde faktor B nebo R je dan takto:

_(,cTD1,),
" CTDI,, (7/2)




a nebo

—_ (nCTDIW)B

" _CTDl,, (713)

Provedeni meni CTDhr je v dostupné literate standardh popisovano
s pouzitim 100 mm dlouhé ionig@ komory tvaru tuzky. Je mozné pouzit i kratSikgél
ale pouze zaipdpokladu, zeigsah profilu davky zgtené ve vzduchu kui$jednotlivého
fezu je mé#d vyznamny nez ve fantomu, séetelem k niZzSimu mnoZstvi rozptyleného
z&eni. Nekteré typické hodnoty faktoru P pro vybrané modehymacich zazeni jsou
udané v piloze 1. DalSi data pro Siry rozsah mddgslou dostupna v Referémi databazi o
CT dozimetrii.

Stanoveni DLP proizna CT vySdéeni mohou byt odvozené za pouZiti rovnic
(5.5/2) a (5.5/3), b znalosti spravnych hodnot nCTDIw pro dana snimzadzeni a detail
tykajicich se jednotlivych uzivanych vy&mtacich protokdl. V pripac vySetovani
zahrnujicich odé&lené skenovaci sekvence, ve kterych jsou aplikovén@é parametry
akvizice (jako nafiklad tlou§’ka fezu nebo rentgenova expozice), pak byl byt dhrn
DLP definovany pro celou proceduru jako suniggvkt z kazdé konvami nebo spiralni

sekvence.

7.2 - Himé méieni davky ve fantomu

Aby bylo mozné porovnat davky na dvouiznych CT pistrojich (tedy i
s hodnotami publikovanymi v odborné litera)y je nejjednodussi zajistit, aby pro kazdé
vySetovani byly na porovnavanych CTigtrojich pouzity konstantni kVp, mAs a tloky
fezi. Pouzecetnostiezi musi Zistat specifickd od pacienta k pacientovi podle abms

oblasti zajmu.



Nasledny postup je formulovan tak, aby se co nejvidizil technikam,
popisovanym v odbornychlancich® ** ® Meteni by ngla byt provedena s pouZitim
dozimetru tvaru tuzky s aktivni délkou 100mm. Pr&eni CTDhr (volné ve vzduchu)
misi byt dozimetrickd sonda umisa na osu ot&ni zkoumaného skeneru &ieni se
vykoné az po vyéru vhodnych parametrpro dané vySéeni. Pro niteni CTDI ve fantomu
by mel byt pouzit fantom hlavovy &lovy. Fantomy jsou zpravidla valcovité, z pevného
plexiskla (PMMA), uzivané podle dopa@eni Uradu pro kontrolu potravin a lékze
Spojenych stét Hlavovy fantom ma rozemy 16cm v ptméru a délku 14cm. Fantom pro
t¢lo ma v piméru 32cm a délku 14cm. Fantomy nemusi byt z mowrkétio bloku, mohou
byt vytvareny z potebného mnozstvi kruhovych desek tidys2 centimetry vyrobenych z
PMMA. Desky je z dvodu udrzeni nesmné geometrie tfeni zapatbi dohromady
slepit. Hlavovy i ¢lovy fantom maji do sebe vyvrtanétptvor o dostéujicim primeéru (
velikosti otvofi musi byt vytvéeny s ohledem k gméru sondy dozimetru). Otvory jsou
vyvrtany paralelty k dlouhé ose fantomu, jeden v axialni centralrdigioa ¢tytfi kolem
obvodu, 1cm stranou od okraje. Otvory jsou uénigty pozicich 12, 3, 6 a 9 hodin.ckéni
pro konvegni CT byva vykonano v celé délce vSech olvee fantomech, naopakéieni
pro spiréalni CT jeasto provaého ve stedu a v otvoru jenz je umésty v pozici 12 hodin,
jak predepisuje nySi praxe v ACR (americké vysoké Skola radiologi®sechny
nevyuzivané otvory je vhodnélem n&ieni vyplnit valcovitym pevnym prutem plexiskla.
Pro simulaci vySébvani hlavy a krku se uzivad hlavovy fantom &owy fantom pro
simulaci vySateni hrudi, bicha a panve. Fantom hlavy gasto kwli vySSi autenticit
umig’uje na drzaku hlavy, naproti tomdéldvy fantom se vzdy umfsje na sil pro
pacienta, ktery je s@asti CT snimaciho gaeni. Orientace dozimetru ve fantomu musi byt

souhlasna s orientaci osy Z (obrazek 7.2-1).



Obrazek7.2-1 Souadnicovy systém uzivany pro vyemi tomografii.

—

==l JlY
M2 = |
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Osy X a Y jsou orientované "transaxiélhto znamena vodorovra svisle v plose
rezu. Nasledna paralelni skeny jsou uggiany "axial@" podél osy Z. "$&" jednotlivy

rezi je definovana jako vzdalenost na ose Z.

CTDlw, DLP a @&innou davku pak lze vygitat podle vztath doporéenych
Evropskou komiéf?, tak aby bylo mozné kontrolovat shodu kritérii eléva aby bylo

mozné srovnani vysledks dalSimi studiemi.



8 — Zawr

Kompletace této prace nebyla jednoducha. Prvotaimiiz porovnat data
experimentals ziskana s daty publikovanymi v odborné litefajuse nezdd. Duvod
nezdaru je v praci popsan &sténé i vyswtlen. Podobné studie nelze provést bez
potiebnych dat a ptebna data nelze ziskatémps. Kompletace natolik obséhlého souboru
dat se mimoto jevi natolikaso¥ naranou, Ze jeji usfgEné zvladnuti je Ukolem pro
skupinu vyzkumnil, nikoliv pro jednotlivce. Za kratk&éasové obdobi je sice mozné data
ziskat, ale v omezeném mnozstvi, které nakonec amknout statistickému souboru
S nizkou vypovidaci hodnotou.

Pro dosazeni shody dozimetrickych %lije ale teba souhry i v mnoha jinych
detailech. VySe zmibvana vekina, CTDl,, se liSi nejen diky aznym nastavenim
parametli akvizice (pitch, & vrstvy), ale na jeji velikost ma vliv i typ a wojce
samotného CT skeneru.

Vzhledem k vySe jmenovanym skémestem se protodgwodre planovany zarr
prace nepoddo spinit. Vzhledem ktomuto faktu bylo zapebi najit nové sifovani
prace, které by se rdmcourzelo zadaného tématu a &#ito co nejvic z podklai
nasbiranych &hem iprav. Tato prace proto nakonec misto porovnani osaého
informuje o SirSich souvislostech a nabizkalik z mnoha moznosti ghu vhodnych dat
tak, aby bylo co porovnavat. Vzhledem k vyraznéeabscesky psané literatury a
k relativni nedostupnosti literatury zahrémii pojednavajici o tomto tématu, by tato prace
mohla byt pinosem pedevSim pro studenty, zabyvajicich se problematidéuek a

dozimetrie ve vypé&etni tomografii.



9 — Seznam pouzité literatury

1. BERRINGTON de GONZALES, A. DARBY, S.: Risk of razer from diagnostic
X-rays for the UK and 14 other countries, THE LANCBanuary 31, 2004. Vol
363.¢. 9406, s. 345 — 351. ISSN: 0140-6736

2. BRENNER, J.D. ELLISTON, D.C.: Estimated RadiatidRisks Potentially
Associated with Full-Body CT Screening, 2004
http://radiology.rsnajnls.org/cgi/content/full/2327 35

3. BRENNER, J.D. ELLISTON, D.C. HALL, E.J. BERDON, WE.: Estimated Risks
of Radiation-Induced Fatal Cancer from Pediatric 2000
http://www.ajronline.org/cgi/content/full/176/2/289

4. FERDA, J. NOVAK, M. KREUNZBERG, B.: Vypmtni tomografie. 1. vyd. Praha:
Galén 2002, 664 s. ISBN 80-7262-172-6

5. HALL, ERIC J. Radiobiology for the Radiologisbth ed. Philadelphia, Pa:
Lippincott Williams & Wilkins, 2000. 608 s. ISBN)-7817-2649-2.

6. KELLERER, A. M.: Kommentar zur Diskussion um Ksedurch
Rontgendiagnostik, 2004
http://www.uni-protokolle.de/nachrichten/id/29871/

7. KLENER, P.: Klinicka onkologie. 1. vyd. Prahaafglinum - Galén 2002, 726 s.
ISBN 80-7262-140-8 (Galén), ISBN 80-246-0390-X (#larum)



8. KUNA, P. NAVRATIL, L. aj.: Klinicka radiobiologé. 1. vyd. Praha: Manus 2005,
222 s. ISBN 80-86571-09-2

9. PTACEK, J.: Multislice CT. Ikast. Prakticka radiologie. Praha:200%.rb2, ¢. 1,
S. 8-11. ISSN 1211-5053

10. SINGER, J. HEMANSKA, J.: Principy radiani ochrany. 1. vyd.Ceské
Budijovice 2004, 111 s. ISBN 80-7040-708-5

11. SPIEGEL ONLINE: Neue Réntgenstudie: Tausende verstrahlt - weil Arztpraxen ums Uberleben

kampfen, 2004
http://service.spiegel.de/digas/find?DID=29840628

12. STEEL, GORDON G.: Basic Clinical Radiobiolo@yd ed. London: Arnold, 2002.
262 s. ISBN: 0-340-80783-0

13. GUIDELINES ON RADIATION DOSE TO THE PATIENT,
http://www.drs.dk/quidelines/ct/quality/Page032.htm

14. Swedish Radiation Protection Authority: Comrsdntthe regulations and general
advice on diagnostic standard doses and referemetsiwithin x-ray diagnostics
(SSI FS 2002:2)
www.ssise/forfattning/PDE_Eng/com_2002_2e.pdf

15. Richard L. Morin, PhD; Thomas C. Gerber, MDn@ya H. McCollough, PhD:
Radiation Dose in Computed Tomography of the H2&@3.
http://circ.ahajournals.org/cgi/content/full/10 Q&7




16.Bouzarjomehril, F. Zare, M. H. Shahbazi, ODanventional and spiral CT dose
indices in Yazd general hospitals, Iran, 2006

http://www.ijrr.com/browse.php?a code=A-10-1-175&s1&slc lang=en




10 — Filohy

Priloha 1: Riklady CT dozimetrickych dat (vyj&@no jako davka absorbovana ve

vzduchu§?
Vyrobce| Model | Aplikované| Vzdalenost Sitka | ,CTDl,;: | PMMA hlavovy | PMMA télovy
napsti ohnisko — | vrstvy fantom fantom (pfimér
(kV) osa rotace|(mm) | mGy (pramér 16 cm) |32 cm)
(mm) /mAs CTDlI, P, |.CTDIl, |Ps
mMGy/mAs mGy/mAs
Siemens AR.HP | 130 510 10 0.335 | 0.252 0.75 0.128 0/38
HiQ |133 700 10 0.195 | 0.161 0.83 0.093 0,48
Plus S | 120 700 10 0.128 | 0.110 0.86 0.062 0/48
137 700 8 0.161 | - - 0.082 0.51
GE Pace | 120 525 10 0.344| 0.200 0/58 0.094 0.27
Max |120 525 10 0.258 | 0.158 0.61 0.064 0/25
640
9800 | 120 630 10 0.204 | 0.143 0.f0 0.063 0.31
Philips |LX 120 606 10 0.200 | 0.160 0.80 0.081 041
CX/Q | 120 606 10 0.172 | 0.149 0.87 0.070 0.41
SR 120 606 10 0.204 | 0.152 0.5 0.082 Q.40
Picker | PQ 130 640 10 0.338 | 0.287 0.85 0.150 0/44
2000
CGR 12000 | 130 750 10 0.113| 0.086 0|76 0.087 D.77

" PIné pole (pouZit filtr O)



