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2.1. ITRODUCERE

+ Razele X au fost descoperite de catre Wilhelm Konrad Réntgenin 1895
in timp ce el a efectuat experiment cu tuburi catodice. In aceste
experimente, el a folosit ecrane fluorescente, care incep sa straluceasca
atunci cind este lovit de lumina emisa din tub. Spre surprinderea lui
Rontgen, acest efect a persistat chiar si atunci cand tubul a fost plasat
intr-o cutie de carton.

+ El si-a dat seama curiand ca tubul nu emite numai lumina, ci, de
asemenea, un nou tip de radiatii, care au numite raze X dupa natura
lor misterioasi. Acest nou tip de radiatii nu a putut cilatori numai
prin cutia de carton.

+ Rontgen a descoperit ci razele sunt atenuate inzr-un mod diferit de
ciatre diferite tipuri de materiale Xi care ar putea, ca lumina, si fie
capturatd pe 0 placd fotografica. Acest lucru a deschis calea pentru
utilizarea sa in medicina.

* Prima "Imagine Réntgen” a unei méni a fost facuta in curind dupa
descoperirea razelor X. Nu mai mult de cateva luni mai tarziu,
radiografia era deja utilizati in practica clinici. Natura razelor X ca
radiatie electromagnetica de unde scurte a fost stabilita de catre Max von
Laue in 1912.
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2.2. RAZELE X

Radio Waves Micro waves Infrared light

Razele X sunt unde electromagnetice. Radiatia electromagnetici este
formata din fotoni. Energia E a unui foton cu frecventa f si lungimea
de unda A este

1) (2.1)

unde h este constanta lui Planck si ¢ este viteza luminii in vid; hc =
1.2397 X 10%eVm.

Lungimea de undi a razelor X este de ordinul Angstremi (101° m) si,
prin urmare, energiile corespunzitoare de fotoni sunt de ordinea keV
(1ev=1.602 X 101°)).

Spectrul electromagnetic (vezi Figura 2.1), poate fi divizat in mai multe
benzi, incepind cu :
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undele radio foarte lungi, folosite in imagistica prin rezonanta
magnetica (MRI) (Capitolul 4), care se extind la (2.1
microunde,

unde infrarosii,

vizibile ?i

ultraviolete, ) )

raze X, folosite in radiografie, pana la undele . ) o
ultrascurte, de o energie inalta - raze gama yp, utilizate in imagistica
nucleari (capitolul 5).



+ Razele X sunt generate intr-un tub de raze X, care conconsti dintr-un
un tub cu vid, cu un catod si un anod (Figura 2.2 (a)).
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e Curentul de catod emite electroni la catod Brin excitatie termica. Acesti
electroni sunt accelerati spre anod de o tensiune U dintre catod si anod.

» Electronii lovesc anodul si elibereze energia lor, partial in formd de raze X, de
exemplu, ca radiatie de franare si radiaei(e caracteristica. Radiatia de franare
produce un spectru continuu de raze in timp ce radiatia caracteristica
produce varfuri caracteristice suprapuse pespectrul continuu (Figura 2.2 (b)).
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(b) Wavelength A, A
Radiatie de franare
* Energia (exprimata in eV) si lungimea de unda a fotonilor radiatiei de franare

sunt delimitate de

E<E—al Do he
= Emax = qU, A Z Amin = QT] (22)
* unde g este sarcina electrica a unui electron. De exemplu, daca U = 100 kV,
apoi Emax =100 keV.

Ka . Fig. 2.2. (b) distributie
l intensitate  in  spectrul

25 kv Rontgen de molibden
pentru tensiuni diferite.
Potentialul de excitatie \a/ll

a ) Aceasta serie apare ca
2 I . curba 25kV . Virfurile Ka

si K sunt datorate
10 kv Headerii” de pe L-invelis
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Radiatii caracteristice

Energia electronilor de la catod poate elibera e
un electron orbital de pe un nivel (de exemplu, Cnaracisiai
K-invelis), formdnd un gol. : ¥

25 kv

Acest gol poate fi reumplut atunci cdnd un
electronde energie mai mare (de exemplu, de la -
L-invelis sau M-invelis) “cade” in gol in timp ce - i
emite fotoni de o energie foarte specifica.

20 kv Continuous
rad

10 kv

Energia fotonului este diferenta intre energiile
celor doua stari electronice; de exemplu, atunci = s ; I
cand un electron de la L-invelis (cu energie E;) @ Vet

“cade” pe K-invelis (obtinerea de energie Ey

un foton de energie este emis. Asa tranzifii, prin E=F — E (2.3)
grmare, produc védrfuri caracteristice in spectrul
e raze X.

Parametrii importanti a sursei de raze X

Cantitatea de electroni ce lovesc anodul si, prin urmare, cantitatea de
fotoni emisi concontrolata de cdtre curentul de catod inmulfiti cu timpul de
iquigge a}q curentului (de obicei exprimate mAss). Valorile tipice variaza de la 1
[a MAS.

+ Energia electronilor ce lovesc anodul si, in consecinti, energia fotonilor
emisi (de obicei exprimatein keV), controlatai de tensiunea dintre catod si anod
(de obicei,exprimati in kV).

* Pentru cele mai multe examene medicale aceasta variaza de la 50 - 125 kV.

» Pentru mamografie tensiunea este de 22-34 kY. Energiea atomului defineste
limita superioara a energiei fotonice.

» Energia incidenta totald (de obicei, exprimatain jouli, 1J=1kVmAe) la
anod, d?fl_nlt de produsul tensiunii, curentului la catod si timpul de actiune a
curentulul.

* Retineti cd aproape toata aceasti energie degradeazd in caldura din interiorul
tubului. Mai putinde 1% este transmisa in raze X.
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2.3. INTERACTIUNE CU MATERIA.

2.3.1. INTERACTIUNEAFOTONILOR CU MATERIA

Raze X si razele gamma y sunt raze ionizante. Astfel de fotoni sunt
C?pabili de a ioniza un atom, de exemplu, de a elibera un electron de la
atom.

Fotonii cu mai putina energie decat 13,6 eV sunt nonionizan_{i. Acesti
fotoni nu pot “scoate” un electrondin atom, dar au doar posibilitatea de
a ridica electronul pe un invelis energetic mai mare, un proces numit
gq?ciga[ie. Fotonii ionizanti pot interactiona cu materia, in moduri

iferite:

Energia razelor X poate fi absorbitd de atom si imediat a emisd din nou
in formaun foton nou Ccu aceeasi energie, dar indreptat in altd directie

Acest proces nonionizant se numeste @dispersia Rayleigh
sau imprdastierea coerentd si apare mai ales la energii joase

(<30 keV). ] _

Reducerea de energie mdreste unghiul de imprastiere. )

In cele mai multe examene radiologice nu jeacd un rol important,
deoarece tensiunea utilizata este de obicel in intervalul 50 - 125 kV.

Pentru mamografie, cu toate acestea, tensiunea este mai mica (22 -
34 kV) si dispersia Rayleigh nu poate fi neglijata.
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b.

Un foton poate fi_absorbit de un atom in timp ce energia excita un
electron. Electronii, apoi “scapa” de nucleul sau in aceeasi directie ca si

directia fotonului de intrare. Acest mecanism este numit absorb[ie
fotoelectrica.

O a doua posibilitate este ca fotoniii transfera doar o parte din energia
sa de a evacua un electron cu o0 anumita energie cinetica. In acest caz,
un foton cu restul de energie mai mica este emis gi directia deviazd de la
directia fotonului de intrare. Electronul este emis in alta directie. Acest

proces este numit imprdstierea Compton.

Un al treilea mechanism este producerea de perechi. in cazul
in care energia unui foton este de cel putin 1.02 MeV, fotonii potfi
transformati imfr-un electron g un positron (pereche electron-
pozitron).

_Pozitron este antiparticula unui electron, cu masa egala dar
sarcina opusa.

La scurt timp dupa formarea sa, cu toate acestea, pozitronul va
intdlni un alt electron, si ei vor anihila reciproc, cu crearea a doi
fotonide energie 511 keV care zboard in afarain directive opusa. Acest
proces isi giseste aplicarea in domeniul medicinii nucleare.

La energii mai mari, fotonii pot cauza reactii nucleare. Aceste
interactiuni nu sunt utilizate pentru aplicatii medicale.
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2.3.2. INTERACTIUNEA RAZELOR X CU TESUTUL

+ Si consideram un fascicul de raze X si un material de grosime d = X, -
Xin (a se vedea Figura 2.3 (a)).

Fig. 23. (a) fascicul de raze
X ce calatoresc printr-o
lespede de material.

« In interiorul materiei, fasciculul este atenuat de diferite tipuri de
interactiune explicate mai sus. Desi interactiunile individuale sunt de
naturd statistica, intensitatea macroscopica a fasciculului urmeaza o
lege exponentiala deterministicd: intensitatea fasciculului de iesire |
se refera la intensitatea fasciculului de intrare I;, dupa cum urmeaza

Tout = fine™" da (2.4)

unde p este numit coeficientul de atenuare liniara (tipic
exprimat in cm-t).
Aceastid lege simpla este valabild numai atunci cdnd

materialul este omogen si fluxul de raze constda din fotoni de
0 singurd energie.

Iout = Lin e H da

. n . . A . ((10keV,H;0) =5cm™!
De fapt, u este o functie atdt de energie fotonica cdt si ) »
de material, u = u (E, material), de exemplu: #(100 keV, H;0) = 0.17 cm
. . . . . 1(10keV,Ca) = 144 cm™*
1];:1?11:122;5 (2.4) poate fi generalizati, dupa cum (100 ke, Ca) — 0.40 cm~".

(2.5)



U Cand un fascicul de fotoni de o singurd energie parcurg un mediu de
neomogen, |, se referi la I;, dupa cum urmeaza

_ [*out
Iout = Iine fx"“ uix) de
(2.6)

U Un flux de raze X nu contine 0 singurd energie de foton, ci un intreg

spectru de energii. Efectudnd distributia intensitatii fasciculului de intrare
in functie de energie, o

In = [;" o (E)dE
intensitatea fasciculului de iesire este egalia cu

o [Xou
Jou = f c(Bye tu MPVYAE 9
0

Figura 2.3 (b) arati ca la energiii joase absorbtia fotoelectrici este cea
mai proeminentd, in timp ce la energiile intermediare imprdstierea

Compton dominad.
®  poem™ Fig. 2.3. (a) (b) coeficientul
100 de atenuare liniara pentru
K-edge i fotoni in aluminiu si
plumb.Curbele solide

reprezinti coeficientul
10 X total de atenuare liniari.
\ : Liniile punctate arati
o :

coeficientul partial de
) . atenuare liniara pentru
! ‘ S Pb — fiecare dintre cele trei
T A b S ] Py efecte: I pentru absorbtia
Wdiss T fotoelectrica, dominanta la
oA e energii joase, 11,
Al ] pentrudispersia Compton,
SETS . dominanti la energii mai
i Al mari; III pentru productia
0.01 B : - de perechi, dominanti la

0.01 0.1 1 10 100 ii H
Photon energy, MeV energii foarte mari.

Productia de perechi existd numai la energii foarte mari. Absorbtia
fotoelectrici are loc la energii fotonice mai mare decat energiea de legitura a
electronilor de pe K-invelis. Prin urmare, coeficientul de atenuare creste brusc
la aceasta energie, cunoscutd sub numele de K-margine.

Figura 2.3 (b) aratd, de asemenea, ci cu cresterea energiei, scade absorbtia
fotoelectrica mai rapid decéat imprastierea Compton.

Notim, de asemenea, cia coeficientul de atenuare liniard creste Cu numdrul
atomic Z. Odata cu cresterea Z, absorbtia fotoelectrica creste mai rapid dect
imprastiereaCompton.
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+ Adesea, coeficientul de atenuare masca (p,) este utilizatin loc de
coeficientul de atenuare liniara:

Km = 1/ p, (2.8)
* in cazul in care p este densitatea masei a mediului de atenuare.

» De exemplu, pentru apa p =1 g/cm3 si pentru calciu p = 1.55 g/ecm3. Prin
urmare,

(10 keV,H,0) = 5cm?/g
11m (100 keV, H,O) = 0.17 cm? /g
: (2.9)
Um(10keV,Ca) = 93 cm”/g

1tm (100 keV, Ca) = 0.258 cm”/g.

10


http://www.youtube.com/watch?v=K0Obb7XUIfA
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2.4. DETECTOARE DE RAZE X

» Pentru a produce o imagine fascicul de raze X atenuata, razele X trebuie
sa fie capturate si convertite in informatii in forma de imagini.

+ Unele detectoare pentru radiografia digitalid sunt evolutii relativ recente.
Mai in varsta, dar inca in uz, sunt detectoarele ecran-film gi intensificatoare

de imagine.
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2.4.1. Detectoarele ecran-film
2.4.1.1. Ecran

Filmul foto)%rafi(_: este foarte ineficient pentru captarea raze X. Doar 2%
din razele X de intrare contribuie la imaginea de iesire pe un film. Acest
procent de fotoni care contribuie corespunde unei probabilitati ca un foton
de raze X (cuantic) este absorbit de citre detector. Acesta este cunoscut
sub numele de eficienta de absorbtie.

Sensibilitate scizutd de film pentru raze X ar necesita doze exagerat de
mari pentru pacienti. Prin urmare, un ecran de intensificare este utilizat in
partea din fata a filmului.

Acest tip de ecran contine un element chimic greu care absoarbe cele mai
multi dintre fotonii X. Atunci ciand un foton de raze X este absorbit,
energia cinetica a electronului eliberat ridica multi alti electroni la o stare
energeticd mai mare. Céind se intorc la starea lor initiala ei produc un flash
de lumina vizibila, numit scintilatie.

Notam, ca aceste fotoni de lumina sunt imprastiati in toate directiile. Prin
urmare, doua ecrane intensificatoare pot fi utilizate, de exemplu, una in
fatd si una in spatele filmului, pentru a creste eficienta de absorbtie in
continuare.

Partea de lumina care este indreptata spre film contribuie la expunere
filmului. In acest fel, eficienta de absorbtie poate fi crescutd la mai mult de
50% in loc de 2% pentru film.

Deoarece lumina este emisa in toate directiile, un spot (pati) de lumina
lind (PSF) in loc de un varf ascutit luminos si provoaca neclaritatea
imaginii.

Ecrane intensificatoare de raze X constau din substante sciparitoare
(scintilatoare) care prezinti luminescenta.

26.09.2020
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Luminescenta este capacitatea unui material de a emite lumini dupa

excitatie, fie imediat, fie intirziat.

QO fluorescenta este emisia rapida de lumini atunci cind este excitati de
raze X si este folosita in ecrane de intensificare. Un material se spune
ca este fluorescent atunci cdnd lumina de emisie_incepe Simultan cu
radiatia de excitare si emisia de lumina se opreste imediat dupd radiatii
de excitare se opreste.

) Initial, wolframat de caleiu (CaWQ,) a fost cel mai frecvent
folosit pentru ecrane de intensificare. B

Progresele in tehn_olo%i_e, au dus la utilizarea compusilor de
pamanturi rare, cum ar fi oxisulfid de gadolinium (Gd,0,S).

_Unmaterial scintilator mai recent este taliu dégqte cu iodurd
de cesiu (CslI:Tl), care are nu numai o eficienti de absorbtie excelents,
dar, de asemenea, 0 rezolutie buni, din cauza structurii cristaline in

IformaﬁI de ac sau in forma de pilon, care limiteazi difuzia luminii
aterale.

O fosforescentd sau strilucire posterioara este continuarea emisiei de
lumina, dupa ce radiatia excitanta este oprita.

+ In cazul in care intirzierea de a ajunge o emisie de varf este mai mult de
108 secunde sau daca materialul continui sa emitd lumina dupa aceasta
perioadi, se spune ca el fosforesceazi. Fosforescentd pe ecrane este un
efect nedorit, deoarece provoaca imagini fantoma si ceata de film
ocazionale.
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2.4.1.2. Filmul

Filmu)l contine 0 emulsie cu cristale de halogenuri de argint (de exemplu,
AgBr).

Atunci cind sunt expuse la lumina, granulele de halogenuri de argint absorb
energia optica si sunt supuse unei schimbari fizice complexe. Fiecare granula,
care absoarbe o cantitate suficienta de fotoni contine mici zone negre de argint
metalic numite centre de dezvoltare.

Protective coating
V Emulsion

—~=— Adhesive

Flexible
base
material

Adhesive

Emulsion

I’\

Protective coating

Este important sa notam ca cantitatea de fotoni necesara nu este dependenta
de dimensiunea granulei. Atunci cand filmul este developat, centrele de
dezvcli!tare accelereazi (conditioneazi) schimbarea intregii granule la argint
metalic.

Mai multa lumina ajunge la 0 anumiti zona a filmului, mai multe granule sunt
implicate si mai inchisa devine zona dupa developare. In acest fel se formeazi

un negativ.

Dupa developare, filmul este stabilit prin eliminarea chimica a restului de
cristale de halogenuri de argint.

in radiografie, imaginea negativi este imaginea finali de iesire. in fotografie,

aceeasi procedura trebuie sa fie reﬁ)etatﬁ pentru a produce 0 imagine pozitiva.
Negativul este apoi proiectat pe o hartie sensibila de emulsie de halogenuri de
argint similar cu cea folosit in fotografia de film.

26.09.2020
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Caracteristicile tipice ale unui film sunt granularitatea, viteza i contrast.

Gradul de granulatie. Imaginea deriva din cristalele de argint si nu este
continua, dar granulati. Acest efect este cel mai evident in filme rapide.

intr-adevir, deoarece cantitatea de fotoni necesari pentru a schimba o
granula in argint metalizat dupd developare este independentd de marimea
granulei, granulele mai mari produc o vitezd mai mare, mai repede filmul
devine intunecos.

Viteza. Viteza unui film este invers proportionald la cantitatea de lumina
necesara pentru a produce o anumiti cantitate de argint metalic la developare.

Viteza este determinatd in principal de dimensiunea granulelor de
halogenuri de argint. Dimensiuni mai mari de granule produc viteza mai
mare, deoarece numirul de fotoni necesare pentru a schimba granula in argint
metalic la developare este independent de dimensiunea granulei. Viteza este
exprimati in ASA (American Standards Association) sau in 1SO (International
Standards Organization). Aceste unititi sunt aceleasi.

_ Pentru imagini X-ray cu combinatie ecran-film, e mai mult sens sa
vorbim despre viteza asocierii ecran-film: cat de multi X-fotoni sunt necesari
pentru a produce o anumitia densitate pe film. Viteza, atunci depinde de
pro_{)rietﬁ ile ecranului de intensificare si de film, dar de asemenea, si_de
calitatea de contact film-ecran, si de o buna potrivire intre spectrul de emisie a
ecranului si sensibilitatea spectrala a filmului folosit.

Contrast. O descriere mai utilizata pe scara largi a proprietitilor fotosensibile

ale unui film este plotarea de densitatea optica D fagﬁ e logaritmul ex(Punerli

E. Aceasta curba este numita curba sensitometrica. Expunerea este produsa de

:jntensuatea luminii incidente si durata acesteia. Densitatea optici este definite
e

I.
D = log IT (2.10)
QW

unde l;si 1, sunt intensitatea luminii de intrare si de iesire atunci cAnd are loc
expunérea Himului developat cu 0 sursd de lumind. Notim ci I, si I, sunt
diferite de intensitatea luminii incidente in definitia expunerii I‘:", in care se
referi la lumina emisi de ecran in timpul intensificare a iradierei razelor X.

26.09.2020
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Figura 2.4 prezinti 0 curbi sensitometrica tipici. Este in forma de S. in
zonele joase, si de inalta densitate, contrastul este scizuta si existd putine
informatii.

{c\_llumalli partea liniara este foarte utila si panta caracterizeaza contrastul
ilmului.

Panta maxima a curbei este cunoscuti sub numele de gama filmului.
Notim cd 0 panti mai mare presupune un contrast mai mare la costuri de

0 gama mai mici de expunere utila.

D
4

35}
3t ] Fig. 2.4. Curba

25 sensitometrica tipica
i pentru film radiografic.
2 D este densitatea optica si

E expunerea.

15|
1t

05|
o

log E

2.4.2. Intensificator de imagine

+ Un intensificator de imagine functioneaza dupa cum urmeazi (a se vedea
Figura 2.5).

Input
Phesphor

'S"g“e;n Pholocathode  Evacuated Tube _Fig. 2.5. Schema a unui
intensificator de imagini.
X-rays Output Camera este plasata in
> - Screen ecranul de iegire pentru a
> - E— minimiza pierderea de
_ lumina. (Retipirit cu

> . . e .
7 e B permisiunea Kieran
> . Maher.)
Electron lenses — =
—_— N
/ Output

>

High Voltage Power Supply

Phosphor

Un ecran fluorescent transforma razele X in lumina vizibild. Lumina
emisi loveste fotocatodul, si energia fotonilor elibereaza electroni de pe
fotocatod.

O mare diferentd de potential intre catod si iesire accelereazi electronii
ejectati. Fasciculul de electroni rezultat este indreptat pe un mic ecran
fluorescent de focusare electrostatica sau magnetica si convertit in fotoni
de lumina din nou.

26.09.2020
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Aceasta focalizare face sistemul adecvat

Pentru a fi cuplat la un aparat de
Ioto‘graflat fara nici o pierdere de
umina.

Principalul avantaj al unui sistemul
intensificator de imagine este ca acesta
este capabil de producerea secvente de
imagini dinamice, in timp real la rata
video, un proces cunoscut sub numele de
fluoroscopie.

Input
Screen

Xerays

v\vvvvv
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Input
Phosphor

Photocathode  Evacuated Tube

Output
Screen
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« Cu toate acestea, in comparatie cu sisteme film-ecran, imaginile sunt degradate

in trei moduri.

O Rezolutia spatiala va fi, in general, mai mica decdta unui sistem film-

ecran

in cauza limitéarilor in rezolutie a camerei.

U Din cauza conversiei suplimentare (lumini —electroni — lumina),

zgomotul creste usor.

QO Denaturare geometrica are loc, numitd denaturare pin-cushion, in

special spre granitele imaginii.

2.4.3. Detectori pentru radiografia digitala

2.4.3.1. Fosfor depozitat

* Un caz special de fosforescentd este atunci cidnd 0 parte din energia
absorbiti nu este eliberata imediat in forma de lumina.

» Energia stocata temporar poate fi eliberata la stimularea prin alte forme
de energie, cum ar fi lumina laser. Acest fenomen se numeste luminescenta
photostimulata si este utilizat in radiografia digitala.

+ Acest tip de scintilator este numit de fosfor de depozitare sau fosfor
photostimulat. Combinatia ecran-film este apoi inlocuiti cu un ecran

acoperit cu un astfel de scintilator.
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Cand raze X sunt absorbite de fosfor, electronii sunt transferati de la
banda de valenta la banda de conductie. Intr-un scintilator clasic un astfel
de electron cade inapoi la banda de valenta si in timp ce elibereaza energie
sub forma de un foton de lumina.

intr-un fosfor de stocare, cu toate acestea, acesti electroni synt prinsi in
capcane de electroni, care sunt impuritati in scintilator. In acest fel,
energiaX-ray este transformata in energie stocata.

Dupa expozitie 0 imagine latenti este prinsa (salvatd) in scintilator.
(LATENT, -A ad]. ascuns, care nu se manifestda, dar poate izbucni oricind)

Imaginea latentd poate fi stocate in placa de fosfor pentru o perioada
considerabila dupa expunere. Este nevoie de 8 ore pentru sciderea
energiei stocate cu aproximativ 25%.

Energia stocata poate fi extrasd prin scanarea cu un fascicul de laser.
Aceasta duce la taptul ca electronii capturati (prinsi) primesc o lovitura
noua de energie, care le permite sa scape de la capcana lor si sa cada
inapoi in banda de valenta.

Informatii ce tin de imaginea latenta este, prin urmare, lansati ca lumina
vizibila, care este capturat de o matrice optica si transmisd la un
fotomultiplicator. Fotomultiplicatorul converteste lumina detectata intr-un
semnal electric analogic. Acest semnal analogic este apoi convertit intr-un
convertor A/ D in forma digitala.

Informatiile reziduale de pe ecranul scintilator sunt sterse de citre 0 sursa
de lumina puternica, dupa care ecranul poate fi reutilizat pentru expunere
noua X-ray.

De indata ce tehnicianul radiologic pune caseta in scaner (Figura 2.6),
acest ansamblu cu laser de scanare si procesul de curitare se face automat.

Fig. 2.6. Acest sistem
scaneazi imaginea latenta
cu un fascicul laser si
sterge imaginea rezidual
de fosfor de stocare, dupa
care ecranul poate fi
refolosit pentru o nou
expunere X-ray.

26.09.2020
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Camere de ecrane cu fosfor oferd o mai largi gama de expunere utila
decat sistemele film-ecran conventional. Mai mult decit atat, fosfor de
stocare este un detector liniar. Acest lucru inseamni cd nu existia nici o
reducere de contrast in zonele de joase si inalta densitate de imagine, asa
cum estecazul cu curba in forma de S-sensitometric.

Consecutiv, sistemul este mult mai tolerant la supra-expunere si sub-
expunere, si repetarile cauzate de setirile suboptime de expunere (mA,
kV) sunt reduse.

in teorie, 0 reducere a dozei de radiatie pe imagine este, de asemenea,
posibild, din cauza contrastului disponibil la expunere redusa.

Cu toate acestea, reducerea dozei afecteaza in mod negativ SNR a
imaginii. Prin urmare, reducerea dozei de examinare trebuie sa fie luate in
considerare in relatia cu informatiile de diagnostic necesare. De multe ori,
licomia pentru detalii de diagnosticare creste usor dozi, mai degraba
decit o reducere.

Un al doilea avantaj al radiografiei digitale este ci imaginea este
disponibila pentru postprocesare pe calculator cum ar fi imbunititirea
imaginii si quantificarea.

Mai mult decat atat, imaginea poate fi usor depozitata si transportata in
format digital, ceea ce face imaginile mult mai accesibile si de a face mari
arhive de Tilme inutile.

Astizi, arhivarea imaginilor digitale si sisteme de comunicatii SPACS) fac
parte din sisteme informatice .sll)italicesti facand imagimile digitale
disponibile imediat prin intermediul retelei d’igitale in acelas mod ca si alte
informatiii despre pacient.

26.09.2020
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2.4.3.2. Detectoare plate cu matrice active

Tehnologii mai noi pentru detector pentru radiografie digitala sunt detectoare
cu ecran plat, cu capacitate fast-imagistica. Aceste sisteme produc imagini
aproape in timp real, spre deosebire de sisteme cu fosfor de stocare, care necesita
o0 scanare de citire in exterior de ordinea de un minut si un flux de lucru similar
cu cel pentru sisteme ecran-film.

Dispozitive electronice traditionale de capturare, inclusiv CCD (dispozitive cu
sarcini cuplati), sunt aproape in exclusivitate tehnologii bazate pe de cristal de
Si, si pentru motive de fabricatie acestea limiteaza dispozitivele la suprafete
mici. Acest lucru se datoreaza faptului ca este dificil si costisitor pentru a crea
un cristal (dispozitiv) semiconductor mare fara defecte.

Un circuit integrat plat, de o suprafati mare, numitd matrice activa, poate fi
fabricat cu wusurintd prin depunerea unei matrice 2D de elementele
semiconductoare identice pe un material amorf, cum ar fi, siliciu amorf
hidrogenat (a-Si: H). Prin cuplare cu o placa fluorescentii acestea functioneaza
ca un panou de detectare X-ray mare si rapid.

.
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« In ciuda progresului tehnologic in materiale scintilatoare, conversia de raze X
in fotoni de luminé influenteazi negativ PSF, din cauza distributiei luminii in
directii diferite.

* O tehnica mai recenti elimina necesitatea unei scintilator prin utilizarea unui
fotoconductor, cum ar fi seleniu amorf (a-SE) sau telurid de cadmiu (CdTe), in
loc de fosfor. Atunci cand sunt expuse la radiatii, fotoconductorul transforma
energia fotonilor X direct intr-o conductivitate electricd proportionald cu
intensitatea radiatiei.

» Pentru a scana aceasti imagine latenta, stratul fotoconductor este plasat pe o
matrice activa care consta dintr-o matrice 2D de condensatoare (in loc de
fotodiode), depuse pe substrat amorf. Aceste condensatoare stocheaza sarcina
electricd produsa de fotoni X detectati pana cand este citit de catre circuitul
electronic al matricei active. Aceasti tehnologie este cunoscutia sub numele de
radiografie directd fati de abordare indirecti in cazul in care lumina este

rodusa de un scintilator ca un pas intermediar in transformarea de raze X
intr-un semnal mésurabil.

+ Detectoarele plate cu matrice activa au devenit o tehnologie acceptatia pentru
mamografie, din cauza performantelor lor globale.

26.09.2020
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2.7. Echipament

Sa aruncdm acum o privire la lantul complet al imagisticii radiografice, care

este ilustrat schematic inFigura 2.9.
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Fig. 2.9. Reprezentarea
_schematica a lantului
imagisticii radiografice.

Un filtru din aluminiu, de multe ori completat de un filtru de cupru. Acest
filtru elimina fotoni de energie mica,sporind astfel energia medie a fasciculului
de_fotoni. Fotonii de energie mica furnizeazi doze pacientului, dar sunt de
prisos pentru procesul de imagistica pentru ca nu au suficienta energie pentru
a calatori prin pacient si nu ajung niciodata la detector. Deoarece fotonii de
energie micd sunt numiti radiatie moale si fotoni de inaltd enerqie - radiatie durd,

aceastd eliminare a fotonilor de energie joasd din fascilul este numiti intdrire

de fascicul (beam hardening).

Un colimator pentru a limita alte zonale

pacientului de iradiere.

Pacientul, care atenueaza fasciculul de raze X si
produce impristiere.
O retea de puncte colimatoare. Acesta este un
colimator care absoarbe fotoni impristiati. Acesta
opreste fotoni cu unghiul de incidentd mare, in
timp ce_fotoni cu unghiul de incidentd mici pot
trece chiar prin intermediul retelei. Grila se poate
face de plumb, de exemplu. Notam ci o0 grila de
impristiere nu este intotdeauna utilizatd in
ediatrie deoarece la copiii mici impristierea este
imitata.
Detector. Acesta poate fi 0

J

X-ray source

low-energy
absorbing
filter

collimating
scatter grid

|
I
I
1
|
I
I

collimator v - detector

U combinatie ecran-filmin care un film este prins intre dou ecrane,
Qun intensificator de imagine cuplat la un aparat de fotografiat,
Qo caseta care contine de placa de fosfor de depozitare sau

O detector de panou plat cu matrice activa sau detector dual-layer.
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+ Figura 2.10 arata ocamera de radiografie de scop general

Fig. 2.10. Camera
radiografica
multifunctionala. Masa
poate fiinclinata in orice
orientare. Atdt un
intensificator de imagine
cdt §i p casetdi cu fosfor
depozitare sunt disponibile.

* Masa poate fi inclinati in orice orientare, de la pozitia orizontala la verticala.
Sistemul de raze X contine 0 tava pentru amplasarea filmului convetional sau
caseta de fosfor depozitat, precum si intensificator de imagine sub masa.

» Sisteme X-ray mai recente, contin un detector-panou plat cu matrice activa cu
capacitatea de fast-imagistica, care finlocuieste caseta cu posfor si
intensificatorul de imagine (Figura 2.11).

Fig. 2.11. In sisteme mai
recente de raze X casetd si
intensificatoare de imagine

sunt inlocuite cu un
detector ecran plat cu
matrice activd. Aceastd
imagine prezintd un sistem
Siemens, cu un detector
mare de siliciu amorf
cuplat la OJJIaca-scmtllator
e Csl

26.09.2020
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» Figura 2.12 arati un sistem rotational 3D pentru angiografie (3DRA).

(@) (b)

Fig. 2.12. 3D angiografia de rotatie(3DRA). (a) C-braf, cu tub de raze X si intensificator de
imagine la ambele capete. (b) sistem mai recent, in care intensificatorul de imagine a fost

inlocuit de un detector cu ecran plat cu matrice activa, cu o rata de achizitie de cadru de pina
la sase 2048 X2048 imagini (12BBP) pe secunda. Prin rotirea C-bratului pe un arc circular
(de exemplu, 240°in 4 s) in jurul pacientului, o serie de imagini de proiectie sunt achizitionate
care pot fi utilizate pentru a calcula o imagine 3D a vaselor de sange. (Prin amabilitatea
profesorului G.Wilms, Departamentul de Radiologie.

+ Imagini ale vaselor de singe pot fi ficute de la orice orientare prin rotirea C-
bratului pe care un tub de raze X si detector de imagine sunt montate la
ambele capete.

« Prin rotirea continua a C-bratului peste un unghi mare (180° si mai
multl), imagini suficiente de proiectie sunt obtinute pentru a reconstrui
vasele de sange in trei dimensiuni (3D) (Figura 2.13).

» Fig. 2.13. Imaginea 3D a vaselor
de singe cerebrale reconstruitd
dintr-o serie de imagini de
proiectie 2D in jurul pacientului,
obtinute cu sistemul de 3DRA
prezentat in Figura 2.12(b).
Injectie selectivi a arterei
carotide dreapta internd la un
pacient cu o hemoragie
subarahnoidiana
aratd un anevrismal arterei de
comunicare anterioare. ﬁPrin
amabilitatea profesorului
G.Wilms, Departamentul de
Radiologie.)

» Matematicile folosite pentru a calcula o imagine 3D de la proiectiile sale, de
aser_nelnelaé sunt utilizate in tomografie computerizata (CT) si este explicata in
capitolul 3.
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2.9. Efectele biologice si de siguranta

Chiar si in foarte mici doze de raze X de energia depusd de catre radiatii
ionizante, cum ar fi razele X, poate fi suficienta pentru a deteriora sau distruge
celulele. Desi, in general, aceasta nu are nici 0 consecinti negativi, existi
intotdeauna probabilitatea cii modificari in celulele unice ar putea conduce la
tumori maligne (cancer) sau modificari genetice.

Nu exista nici o dovada de o dozd de prag sub care probabilitatea ar fi zero. in
cazul in care creste doza de raze X, frecventa de deteriorarea a celulelor si
aparitia cancerului creste, dar nu severitatea de cancer.

Boli maligne si efectele ereditare, pentru care probabilitatea dar nu severitatea
este_proportionald cu doza, fira nici un prag, sunt efecte stocastice ale

radiatier.

Efectele deterministe ale radiatiei, de asemenea, exista. Ele sunt leziuni la o
populatie mare de celule in cazul in care mecanismele reparative esueazd si
tesurul este complet deteriorat. Efectele deterministe sunt caracterizate prin
0 dozda prag si 0 crestere a severitdtii reactiei tesutului cu cresterea dozei.

26.09.2020
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Unitatea S| de doza absorbitd, D, este gray _(Gy{;Un Gy este un joule pe
kilogram de material iradiat. Daca doza medie absorbita, D, in organ sau

tesut T este cunoscutd, este, posibil sa se prevadid aparitia de efecte

deterministe.

Tabelele valorilor de prag pot fi gisite in literatura de specialitate. De exemplu,

0 dozid de 5 Gy fintr-0 singura expunere la nivelul lentilelor ochilor poate
provoca insuficienta vizuale din cauza cataractei. In practica clinici efecte
deterministice sunt rare.

Probabilitatea de efecte stocastice la radiatii depinde foarte mult de tipul de
radiatii. Unele tipuri de radiatii unitate sunt mult mai diunitoare pe unitate
de dozi absorbita decét altele. Pentru a evalua riscul de efecte stochastice a
ra(}iatiei intr-un anumit organ sau tesutul T, doza echivalente, Hy, este
utilizata:

HT - ZR (“}R : DT,R) (2,20)

unde D+  este doza medie absorbita de radiatie de tip R in tesut sau organ T si
Wy este factor de ponderare de radiatii, care este 0 masura a impactului
biologic relativ pe unitate de doza absorbiti. Unitatea SI de doza echivalenti
este sievert (Sv).

Factorul de ponderare pentru radiatie de raze X, electroni si muoni este de 1,
pentru protoni gi pioni incarcati este de 2. si pentru particule mai grele este de 20.

Pentru neutroni nu este o valoare unica, dar factorul de ponderare este o
functie de energia neutronilor.

In majoritatea ap_lica%iilor imagisticii medicale numai razele X sunt implicate
fi Wg, este pur si simplu 1. In literaturd, factorul poate fi constatat si se refera
a doza echivalenta pentru organe sau tesuturi pentru riscul de efecte
stocastice. De exemplu, cancerul pulmonar apare, in medie, in 114 de cazuri la
10 000 de persoane pe sievert, rezultind in asa-zisul coeficient de risc nominal*
de inducere a cancerului pulmonar de 1,14% / Sv.

Pentru a evalua in ansamblu detrimentul (paguba) globala al radiatieit a
efectelor stocastice, doza eficacet ¥, de asemenea exprimati in Sv (Sv), este
utilizata. Doza eficace a tesutului este suma ponderata a dozelor echivalente in
toate tesuturile sau organele iradiate ale corpului:

E=Xr(wr- Hr), (2,21)

unde HT este doza echivalentid in tesut sau organ T si wy este factorul de
ponderare tisular.

* "Coeficienti nominali de risc sunt derivate de o_medie de vérsta §i sex-la-expunere a riscului duratei de viata
estimata la populatiile reprezentative "*(Analele de ICRP, publicarea 103, 2007).

1 "Detrimentul Radiatiei este un conceft utilizat pentru a cuantifica efecte diunitoareale expunerii la radiatii in
diferite parti ale corpului. Acesta estedeterminat decoeficientii de risc nominal, luind in considerareseveritatea bolii,
in termeni de mortalitate si de ani de viata pierduti.Detrimentul totala este suma de detrimentul pentru fiecare parte
aorganismului (tesuturi si/ sau organe) "fAnaIeIe e ICRP, publicarea 103,

2007).

+ 1 .""Conceptul de" doza eficace ", asociati cu 0 anumiti expunere presupune organe ponderateindividuale si tesuturi
de interes prin detrimental relativ pentru aceste parti ale corpului. Intr-un astfel desistem, suma ponderata a dozelor
echivalente de tesuturi specifice,denumita doza eficace, ar trebui si fie proportionala cu detrimentul totalul estimate
la expunere, indiferent de distributieadozei echivalente in cadrul organismului. Componentele detrimentului sunt in
esentd, aceleasi pentru cancer si boli ereditare si, daca se doreste,aceste detrimente pot fi combinate *'(Analele de
ICRP, publicareal03, 2007).
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lonising radiation - Protection Dose quantities in Sl units Effective dose

Quantity || Absorbed dose “ Equivalentdose
Dy Hy

Siunit or (Gy) ; " : rt (Sv) h . rt (Sv)
. ra Radiation weighting sievel V) Tissue weighting sleve v,
modifier Sfay o Factor - W, factor - Wy
Derivation joule/kg Dimensiorless factor joule/kg Dimensionless factor joule/kg
[ Biological effectonti T havi
weani R I Biological effectof e e i
eanin f iati i "
g irradiated sample of rams:(unt\fm:lﬁvwh Partial irradiation
matter - a physical BTN a8 e Effective dose = summation of organ doses
quantity. to those parts irradiated

Multipleradiationtypes
require calculation for each,
which are then summated.

Complete (uniform) inadiation
If whole body irradited uniformly, the
weightings W, summate to 1, Therefore,
Effective dose =Whole body Equivalent
dose

Dozele limita se refera la expunerea profesionala si la expunerea publicului.
Ele nu se refera la expunerea medicala.

Expunerea profesionala se caracterizeaza prin dozele limita:

a) doza efectiva de 20 mSv pe an in medie in cinci ani consecutivi.

b) doza efectiva de 50 mSv intr-un an, cu conditia sa se respecte doza medie in
cinci ani consecutivi prevazuta la punctul a.

¢) doza echivalenta in lentila ochiului de 150 mSv pe an.

d) doza echivalenta in extremitatile mainilor si picioarelor sau la piele de 500
mSv pe an.

Expunerea publicului: in acest caz normele precizeaza ca pentru grupul critic
din public luat in considerare pentru o anumita procedura pentru care se
estimeaza o doza efectiva, nu trebuie sa se depaseasca limita:

a) doza efectiva de 1 mSv pe an.

b) intr-o imprejurare speciala, doza efectiva de 5 mSv intr-un singur an,
cu conditia ca doza medie in 5 ani consecutivi sa nu depaseasca 1 mSv
pe an.

¢) doza echivalenta in lentila ochiului de 15 mSv pe an.

d) doza echivalenta pe piele de 50 mSv pe an.
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Sources of Radiation Exposure
Industrial < 0.1%

Consumer 2%

Terrestrial 3%

Internal 5%

Occupational < 0.1%

Space 5%

Computed Tomography 24%

Medical Background

Nuclear Medicine 12% Radon & Thoron 37%

Interventional Fluoroscopy 7%

Ce 5%

Average Annual Radiation Dose

Radon &

Units.
mrem (United States) 228 mrem 147 mrem 77 mrem 43 mrem 33 mrem 33mrem 29 mrem 21 mrem 13 mrem 0.5 mrem 0.3 mrem
mSv {Intemational) 228 mSv 1.47 mSv 0.77 mSv 043 mSv 0.33 mSv 0.33mSv 0.29 mSv 021 mSv 013 mSv 0.005 mSv 0.003 mSv

(Source: National Council on Radiation Protection & Report No. 160)

» Factorul (greutatea) wy érotungit) reprezintd dauna relativa de radiatii pentru
organe si tesuturi individuale. Suma tuturor greutatilor este egala cu 1:

Trwr =1 @2

« De exemplu, coeficientul de risc nominal, exprimat in cazuri la 10000 de
persoane pe sievert, pentru ficat este de 30. Detrimentul, adica coeficientul de
risc nominal ajustat al detrimentului radiatiei, este de 26.6. Avand in vedere
detrimentul total pentru toate organele si tesuturile de 574, detrimentul relativ
este de 0.046 (rotunjit: w, = 0,04).

» Factorii de ponderare de tesuturi pot fi gasiti in 2007 ""Recomandari ale
Comisiei Internationaleprivind protectia radiologica'(Analele de ICRP,
publication 103). Ele sunt prezentate ca medie pentru toate varstele si de
ambele sexe si, prin urmare, nu se aplica individului special. Maduva osoasa
rosie, de colon, plimanii, stomacul si sanii au un factor de ponderare de tesut
0,12. Gonadele au 0.08, vezica urinara, esofag, ficat si tiroida au 0,04;
suprafata oase, creier, glande salivare si pielea au 0.01.

» Restul treisprezece tesuturi au fost definite, de exemplu, glandele suprarenale,
regiunea extrathoracica, vezica biliare, inima, rinichii, ganglionii limfatici,
musculare, mucoasa bucala, pancreasul, prostata (masculin), intestinul subtire,
splina, timusul si uterul / cervixul (feminin).

» Deoarece suma tuturor greutitilor este egala cu 1, greutatea pentru restul

tesuturilor este de 0,12. Trebuie si se aplice media aritmetici a dozei a celor 13
organe si tesuturi.

26.09.2020
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Doza eficectiva este 0 masura a compara diferite examene. Exemple de doze
eficiente pentru unele examinari radiografice tipice sunt:_dentar 0.005-0.02
mSyv; piept 0.01-0.05 mSv; craniu de 0,1-0.2mSv; bazinul 0,7-1.4mSv; coloanei
vertebrale lombare, 0,5-1.5mSv.

Retineti ca multe examene au nevoie de mai mult de o expunere sau o
expunere continui la raze X, care aduce la cresterea dozei.

Utilizarea fluoroscopiei pentru motive de diagnosticare si terapeutice pot
produce doze jurul valorii de 5 mSv. Exemple sunt urografie intravenoasa (3
mSv), clisma” cu bariu (8 mSv) si colangiopancreatografia endoscopica
retrograda (4 mSv).

Proceduri interventionale, cum ar fi cele efectuate in sala de angiografie sau in
laboratorul de cateterism, pot avea doze mult mai mare, si, ocazional, chiar si
doze de piele, care ajung pragurile pentru efecte deterministe.

Doze relativ scizute sunt intalnite |a angiografia cerebrala (5 mSv) si doze
mult mai mari gentru grocedurlle de shunt portosystemic intrahepatic
transjugular (TIPS) (70 mSv). Comparati aceste doze cu echivalentul dozei din
cauza surselor naturale, care este de 2-3 mSv pe an.

* Potrivit Comisiei Internationale privind Protectia Radiologici (ICRP)
coeficientul de risc nominal ajustat detrimentul radiatiei relative pentru
cancer este de 5,5% / Sv si pentru efecte ereditare pentru a doua generatie este
de 0,2% / Sv. Pentru adulti (18 la 64 de ani), acest factor de risc este un pic mai
mic, respectiv, 4,1% / Sv si 0,1% / Sv respectiv.

RELATIVE DOSES FROM RADIATION SOURCES

Al doses from the National Counci on Radiation Protection & Measurements, Report No. 160 (unless otherwise denoted)
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Din cauza riscului potential de iradiere medicali, ICRP recomandi pastrarea
magnitudinei dozei individuale de examinare cit mai scizute posibil
(principiul ALARA).

Nu exista doza-limite pentru pacienti, dar fiecare expunere trebuie sa fie
justificata. Aceasta este, intr-o mare masuri, 0 decizie medicala. Fizicianul ar
trebui sa aiba cunostinte cat mai mult posibil, despre examinirile anterioare
ale pacientului si despre starea pacientului.

Sarcina, pentru exemplu, este o stare in care riscurile sunt crescute. Cele mai
multe tari au introdus acum niveluri de diagnosticare de referinta si pot
verifica in acest fel, daca dozele X-ray pentru examiniri tipice, in centre
medicale sunt prea mari sau prea mici.

O atentie deosebita este acordatd examinari de screeping (de depistare),
deoarece acestea sunt efectuate pe oameni asimptomatici. In acest sens, existi 0
multime de experienta in programe de screening de cancer de san, acolo unde
Ghidurile Europene sunt pe scari larga aplicate.

Atentie speciala ar trebui sa fie, de asemenea, acordati la copii si la imagistica
de doze mari, cum ar fi radiologia interventionala.

In plus, ICRP recomanda limitarea toti lucratorii expusi in cadrul practicilor
de radiatii reglementate la 20, mSv pe an, fiind 0 medie de cinci ani si
publicului la 1 mSv pe an. In special, fizicienii pot obtine o expunere
semnificativa, atunci cand fac proceduri in cadrul fluoroscopiei, dar acestea nu
trebuie sa depaseasca 20 mSv pe an. Exista protocoale stricte de protectie pe
care ei trebuie sa le urmeze, printre care de protectie a corpl_ﬁ) si glandei
tiroide, cu un sort de plumb si guler. Un dozimetru, care este un dispozitiv mic
agatat la imbracimintea personalului, miseari doza absorbiti cumulativa.

2.10. Asteptarile viitoare

Astazi, alte modalitati de imagistica, cum ar fi ultrasunet, CT si RMN au
inlocuit in mare masura un numar de examene X-ray. Exemple sunt
artrografia _(Articula?lilor), mleloqr:rafle (maduva spinaril), colangiografie
(conducte biliare), cholecystography (vezica biliara), sipyelography (ale
tractului urinar). Desi radiografiava riméne o modalitate de imagistica
importanti, aceasti evolutie poate fi de asteptat sa continue.

Detectoare cu ecran plat pentru un domeniu larg de vedere si cu o capacitate
de citire rapidid vor deveni disponibile pentru imagini 3% Prin urmare,
imagistica 2D proiectiva va fi in_continuare inlocuita de imagistica volumetrica
3D (a se vedeade asemenea, Capitolul 3).

* Se poate, de asemenea, de asteptat ca a DQE (detective guantum efficiency) a
detectoarelor va continua si se imbunititeascd, obtinAnd doze de radiatii
reduse sau imagini cu rapor contrast-zgomot imbunatatit.

* Mai mult, detectoare cu numirare fotoni si misurarea energiei lor, vor fi
disponibile comercial prin imlementarea radiografiei directe cu capacitate de
citire foarte rapida.
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«In prezent, toate imaginile medicale poate fi complet integrate sistemul de

informatii din spital. Imaginile pot fi interpretate pe ecran de citre radiolog si

transmise electronic la medic.

+ Se poate de asteptat ci interventii manuale in timpul procesului de achizitie a
imaginii, cum ar fi manipularea casetei si setarea parametrilor, va fi in

continuare redus. Aceasta va avea un impact puternic asupra fluxului de lucru

intr-un departament de imagistica medicala.

« In plus, calculatorul se va comporta ca un asistent inteligent {)entru radiolog
i va imbunititi performantele |ui / ei. Diagnosticul asistat de calculator

2CAD) sunt discutate in detalii in Capitolul 7.
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