3. Tomografia computerizata
cu raze X

3.1. Introducere

+ Tomografie computerizata cu raze X sau CT (Figura 3.1) este o modalitate de
imagistica care produce imagini ale sectiunii transversale reprezentiand proprietitile
de atenuare X-ray a corpului.

(a) (b)

Fig. 3.1 (a) reprezentare schematica, si (b), fotografie de un scanner CT. (Amabilitatea
GE Healthcare.)

+ Cuvantul tomografie provine de la cuvintele grecesti Topog (felie), si ypagwv (a scrie).

» Formarea imaginii sectiunii transversale se bazeazi pe urmitoarea procedursi.

a. Razele X sunt produse de un tub X-ray, atenuate de citre pacient si masurate
de citre un detector de raze X.
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b. Utilizand fascicule subtiri de raze X, un set de linii este scanat care acopera
intregul domeniu de vedere (Figura 3.2 (a) prezinta 0 geometrie de raze
paralele si figura 3.2 (b) prezinta o geometrie fascicul conic).

c. Acest proces se repeta pentru un
numéir mare de unghiuri (Figura 3.2
(c) si (d)), obtindndu-se masuritori
" de atenuare a liniei pentru toate
unghiurile posibile %i pentru toate

distantele posibile de la centru.

d. Pe baza acestor masuratori,
g VY atenuarea reald a fiecarui punct de
felie scanata poate sa fie reconstruita.

e. Desi modalitatile de formare a
|ma_1[g|n|| a Capitolelelor 4 si 5 (NMR,
PET, si de asemenea,
reprezinti un fel de tomografie
computerizata, termenul de CT
(initial CAT) este alocata pentru
tomografie (axiald) computerizata cu

¥ raze X. Fizica razelor X, productia

¥ lor, precum si interactiunea cu
vy tesutul au fost deja discutate fin

A Capitolul 2.

Fi?. 3.2 Procedura de baza de scanare 1aCT.
Un set de linii sunt scanate care acopera intregul
domeniu de vedere: (a) geometrie fascicul paralel si (b)
geometrie fan-fascicul. Acest proces se repeta pentru un
numar mare de unghiuri(c si d). 3

« Istoria CT a finceput in 1895, cand Wilhelm Konrad Réntgen a raportat
descoperirea a ceea ce el a numit “"un nou tip de raze.” Réntgen a primitprimul
Premiul Nobel in Fizica in 1901.

* Reconstructia unei fupctii din proiectiile sale a fost formulata prima data de citre
Johann Radon in 1917. Inainte de a inventa tomografia computerizata, alte tipuri de
tomografie au existat.

a. tomografie liniard (Figura 3.3 (a). Sursa de raze X si filmul se misci cu la
viteza constantd in directii opuse. In aceste conditii, 0 sectiune de pacient
Eplanul P1-P2) este intotdeauna proiectati la aceeasi pozitie de pe film. In plus
atd miscarea lineara tub si detector, cai curbate (circulare, eliptice,
hypocycloidal, ...) au fost folosite.

Fig. 3.1 Tomografie liniara. Sursa X-ray si filmul se misca
cu vitezd constanta in directii opuse. (b) Tomografie Axiala
transversala. Filmul este pozitionat orizontal, in partea din
fata a pacientului si usor de mai jos de plan focal. Atit
pacientul si filmul se rotesc la aceeasi viteza fixd in jurul
unei axe verticale in timp ce sursa de raze X ramdne
stationara.




http://vimeo.com/60007127
http://www.dentistry.unc.edu/depts/diag/cai/
tomo/tomo.swf

tomografie transversala axiala (Figura 3.3 (b)? Filmul este pozitionat
orizontal, in fata a pacientuluisi putin mai jos de planul focal. Atat pactienul
si filmul se rotesc la aceeasi viteza fixa in jurul de o axa verticali in timp ce
sursa de raze X ramaine stationara. In aceste conditii, planul focal in care
pacientul riaméne in focalizate pe parcursul rotatiei, in timp ce toate
celelalte planuri sunt mediate afara (averagedout).

Fig. 3.1 (b) Tomografie Axiala transversali. Filmul este
pozifionat orizontal, in partea din fati a pacientului i usor
de maijos de plan focal. Atat pacientul si filmul se rotesc

la aceeasi viteza fixd in jurul unei axe verticale in timp ce
sursa de raze X ramdne stationard.
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« Primul scaner CT (scaner IME) a fost realizat de catre Godfrey N. Hounsfield in
1972. Lucrul lui a fost bazat pe metode matematice si experimentale, dezvoltate de A.
M. Cormack un deceniu mai devreme.

» Hounsfield si Cormack au obtinut Premiul Nobel in Medicina si Fiziologie in 1979.

+ Primul scanner CT pentru intregul co[Ip (Is_canner ACTA) a fost dezvoltat de Robert
S. Ledley in 1974. De la introducerea CT elicoidale si multi-felie (respectiv in 1989 si
138?), CT a deschis calea spre imaginili 3D ale inimii si a facut posibile studii dinamice

« In scanere CT moderne, imaginile constau din 512 X 512 pixeli, reprezentind
numdarul CT, care este exprimata in unitdti Hounsfield (HU). Numirul CT este definit
ca

CT number (in HU) =
AH,0 (31)

» unde p este coefficient de atenuare liniara.
» Cu aceasta definitie, aerul si apa, au un numar CT, respectiv,1000 HU si 0 HU.

» Osul se plaseaza pe scara pozitivia a numarului CT, dar nu are nici un numar unic
de CT. Acesta variaza in valoare de la cateva sute la peste 1000 de HU. Motivul este ca
p de os (si toate celelalte tesuturi) depinde de compozitie si structura, de exemplu,
corticala sau trabeculara, precum si energia razelor X absorbite. (figura 2.3).

* Unele aplicatii clinice, reprezinti contrastul la hotarul aer-tesut sau tesut-os de
ordinea 1000 HU, dar alte examene clinice pun accentul pe contraste mici ale
tesuturilor moi de un numér mic de HU.

« O perceptie optimd necesiti o transformare adecvati de nivel gri. in practica clinica,
acest lucru este efectuat un timp real prin transformarea fereastrii/nivel. Fereastra si
respectiv nivelul definiesc latimea si centrul intervalului afisat al nivelelor gri.

» Figura 3.4 prezinta un exemplu, o imagine CT de piept cu doua setari diferite
fereastra/nivel, primul pentru a vizualiza plamanii (a), iar al doilea pentru a sublinia
tesuturile moi (D).

Fig. 3.4 Imagine CT de piept cu diferite setiri de fereastrd / nivel: (a) pentru plamani (fereastrd
1500 si nivelul 500), si (b) pentru tesuturile moi (fereastrd 350 si nivelul 50).
8
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3.2. Detectoare de raze X in CT
3.2.1. Detectoare de integrare a energiei

* Cele mai recente detectoare CT comerciale constau dintr-un cristal
scintilator (CdWO,, Y,0,, CSI1,Gd,0,S) in combinatie cu o fotodioda.

» Materialul scintilator transformd razele X in lumind vizibila (scintilatie), care
loveste apoi fotodiodd, facidndu-o sia producd un curent electric. Piese
scintilatoare individuale sunt asamblate intr-o matrice reflectoare pentru a
defini celulele detectoare.

« Scintilatoare sunt produse cu o calitate opticd inalti, astfel ca cétiva
milimetri in grosime necesita un nivel foarte ridicat de eficienta de absorbtie
(96%), de asemenea, un bun transfer al luminii la fotodioda.

« Scintilatoare recente, deasemenea, ofera un timp de raspuns foarte rapid (de
ordinea de microsecundelor). Datorita grosimii finite a septurilor in grila
antilmprastiere, eficienta de absorbtie a detector este lmitatd de cdtre
ractiunea de umplere a suprafetei, de obicei, de ordinea 80%.

« Electronica de citire multicanal sau sistemul de achizitie de date (DAS) se
conecteazd la fotodioda. DAS integreaza fotocurentul diodei si converteste
semnalul de sarcina electrica in tensiune cu ajutorul unui unui amplificator
transimpedanta.

* DAS efectueaza, de asemenea, conversia analog-digitald cu rate tipice, de
ordinea cativa kHz.

+ O limitare a acestor detectoare este sensibilitate la zgomot electronic introdus
prin amplificator transimpedanti. Pentru detectoare care folosesc scintillator
/ fotodiode, zgomotul electronic domina zgomotului cuantic la niveluri scazute
de semnal, ceea ce duce la dungi zgomot in imagini.

10
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3.2.2. Detectoare cu numarare de fotoni

* Recent, detectoare cu numarare de fotoni primesc o atentie sporita pentru
CT. Acestea se bazeazi pe conversiea directa (a se vedea radiografia directa).

+ Un materual de conversie directa, cum ar fi tellurid de cadmiu (CdTe) sau
cadmiu-zinc-tellur(CZT) converteste un foton X-ray intr-0o anumita sarcina
electrica proportionala cu energia.

» Sarcina produsa in conversie directa este de aproximativ de zece ori mai
mare ca cea produsi de combinatia scintilator / fotodioda si zgomotul
electronic nu domina mai mult semnalul de la raze X individuale.

* Aceasta diferenta permite circuitului electronic pentru a detecta aceste
pachete de energie si de a determina numdrul de fotoni. Faptul ca aceste
detectoare determina numirul de fotoni in loc de integrare a energieilor
imbunatateste SNR de la 10 la 20%.

1

« in primul rind, definirea cu atentie a pragului de detectare elimind impactul
zgomotelor electronice.

« in al doilea rand, diferenta dintre atenuarea a doud tesuturi este mai mare, in
general, pentru energii reduse de raze X. Prin urmare, SNR total poate fi marit
prmlatrlbuwea 0 pondere mai mare a detectarii fotonilor cu energie redusa a
razelor X.

« Cu toate acestea, principalul motiv de a considera detectoarele numardtoare
de fotoni este capacitatea lor de a masura cantitatea de sarcind, gi, prin urmare
de energia razelor X corespunzatoare. Rezolutia in energie poate fi mult mai
buni decit, de exemplu, la detectoarele scintilatoare dual layer, sau chiar ca la
metodele cu dual kV pentru imagistica dual-energie. (vedea p. 21.).

* Provocarile riamase pentru introducerea comerciala a detectoarelor de
conversie directa pentru aplicatii CT includ stabilitatea, precum gi limitele rata
de numdrare, si, prin urmare, inca in cativa ani inainte detectoare pe baza de
scintillator vor fi inlocuite in scanere CT comerciale.

12
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3.3. Imagistica
3.3.1. Achizitia de date

3.3.1.1. Proiectie si transformata Radon

+ Si considerim geometria 2D fascicul-paralel in figura 3.5 ﬁa) in care p (X,y)
reprezinti distributia de coeficientului de atenuare liniara in planul xy.

)

) = o1 Fig. 3.5 (a), geometrie fascicul-
\ paralel cu sisteme de coordonate.

¢ \ Razele X fac un unghi 0 cuaxay si

lo \ 5 3 se aflii la distanta r de origine. (b) Un

> profil de intensitate 1,(r) se masoara

& pentru fiecare vizualizare (definita
\ de un unghi 1y). 1, este intensitatea
Ayt neamortizatd. (c) profile de atenuare
Po(r), obtinute prin conversia log a
N \ profilului de intensitate 1,(R), care
G sunt proiectiile functiei u(x,y) de-a
lungul unghiu 6.

FOV

(a) (c)

13

« Se presupune ca pacientul se afla de-a lungul axei z )
si ca p(X, y) este zero, in afara unui cdmp circular de % ) \ ]
vedere cu diametrul de FOV. ‘ O\ | /
 Razele X formeazi un unghi 0 cu axa y. Intensitatea " ‘ e
neamortizati a razelor X este I, Un nou sistem de 3 - ®
coordonate (r,s) este definit prin rotatie (x,y?, cu A

unghiul 0. Aceasta oferd urmitoarele formule de ] ; : |
transformare: 1% ' ]\

r| [ cosé sind][x Rkl [ ]
s| 7 |—sin@ cosf ||y @ @
x| _|cos@ —sinf||r 3.2)

y| |sinf@ cosf ||s|’

* Pentru un_unghi tix 0, profilul de intensitate misuratd ca functie de r este
prezentat in Figura 3.5 (b) si este data de

L(r) = I - e Jr )8

— I e_'hnff p(r-cos—s-sinf,r-sin 9+s»cos€)ds, (3.3)

unde L4 este linia care face un unghi 6 cuaxa-y la odistanta r de origine. De fapt,
spectrui tubului de raze X si de atenuarea depind de energie, obtinind (a se vedea
ecuatia. (2.7)) To(r)

=} p(E,rcosf—ssind,rsin S+sco8 8) ds 3.4
=f o(E)-e ks ) ) ‘e, ( 1}
0
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» Cu toate acestea, in

26.09.2020

Ppractici, de obicei presupune ei razele X sunt monocromatice, si

ecuatia (3.3) este folositi ca 0 aproximare*.

« Fiecare profil de intensitate este transformat intr-un profil de atenuare:

Is(r)

Ip

_ (= = [1, 5 H(Esrcos8—ssing,rsin §+5.cos6) ds
_ﬁ (B e e dE. » =f u(r-cosf —s-sinf,r.sinf + s - cosf)ds, 35
Lro ( : )

unde py(r) este pl’oiec(ialful'écéi\e/i/ ﬁl(X, y) la unghiul @ (Figura 3.5 (c)). Retineti ca
> .

po(r) este zero pentru | r

* Py (r) poate fi masurat pentru 0 variind de la 0 la 2z. Deoarece fascicule paralele
care_provin de la site-uri plasate opus, teoretic, se produc masuratori identice,
profile de atenuare achizitionate de la pirti opuse contin informatii redundante.

Prin urmare, in misura in care geometria fluxului este paralela, este suficient de a
mdsura p, (r) pentru @ variind de la 0 1a z.

* CT Dual-energie este dezvolta recent

15

Stivuind toate aceste rezultate de proiectii py(r), intr-un set de date 2D p(r, ),
numit sinegramd (vezi Figura 3.6). Si presupunem o distributie p (X, y), care
contine un singur punct, ca in Figura 3.7 (a) si (b).

Fig. 3.6 O sinograma este un set 2Dde date
p(1,0) obtinut prin stivuirea 1Da proiectiilor
Po(R).

(d) )

®

Fig. 3.7 (a), geometrie fascicul-paralel cu sisteme de coordonate.
Razele X fac un unghi @ cuaxa y si se afla la distanta r de
origine. (b) Un profil de intensitate 1,(r) se mdsoard pentru
fiecare vizualizare (definitd de un unghi l). 1, este intensitatea
neamortizati. (c) profile de atenuare py(r), obfinute prin
conversia log a profilului de intensitate 1,(R), care sunt

proiectiile functiei u(x,y) de-a lungul unghiu 6. 16



* Functia de _proiectie
corespunzitoare p(r,0) (Figura 3.7
(c)) are o forma sinusoidala, care
explici originea numelui sinograma.

« in matematici, transformarea
oricarei functii f(x, y), in sinograma
sa p(r0), se numeste transformare

Radon:
p(r,8) = Rif(x, )}

oC
:f f(r-cosf —s-sinf,r-sinf +s-cosf)ds. (36)
-0

3.3.1.2. Prelevarea de probe

+ Pana acum, am presupus ci datele sunt disponibile pentru toate unghiurile 0 si
distante r posibile. In practici, avem un numar limitat de proiectii M sau vederi si
un numir N limitat de probe de detector N.

 Prin urmare, sinograma discreta p(nAr, m40), poate fi reprezentata ca o matrice cu
M rinduri si N coloane; Ar este distanta de esantionare a detectorului si 460 este
intervalul de rotatie intre vizualizari succesive.

» Luand in considerare faptul c¢a p(r,0), devine zero, pentru | R | > FOV / 2, si
3sumﬁnd I0 latime de fascicul de As, pot fi calculate numérul minim de probe a
etectorului.

17

-r;ttps /lwww.youtube.com/watch?v=JrWifkeéih_
nl
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« Figura 3.8 prezinta 0 proiectie (a) si
Transformarea Fourier (FT) (b).

* Presupunind apretura fascicolului ci in forma de
bloc (c), proiectia este convolutionatd cu acest bloc,
rezultand intr-o proiectie netezita ().
 Corespunzitor, FT (b) se inmulteste cu o functie
sinc (d), rezultind intr-o FT (f) cu continut puternic
redus frecvente inalte.

+ Natura discretd a masuritorilor rezulta din limita
numarului probelor detectorului este modelati prin
inmullﬁret_l datele convolutionate (e?, cu un sir de
impulsuri (g), obtinandu-se semnalul esantionat (i).

+ Aceasta corespunde convolutiei FT (f), cu un sir de
impulsuri_de reciprocitate (h). Spectrul de frecvente
rezultat (j), se obtine prin deplasarea si adiugarea
spectrulul de frecvente (f). O anumitd cantitate de
aliere este inevitabila.

« Pentru a_limita alierea, contributiile _ff) la (j}
trebuie si fie separate pe cit este posibil, sau ce
putin suficient de departe pentru a permite primul
zero de trecere s coincida.

Fig. 3.8 Ilustratie de prelevare de probe : (a) éJr_oiecﬁe, (¢) fascicul
de deschidere, (e) proiectie netezita, (g) tren de impulsuri, (i)
esantion de semnal; (b, d, f, h, j), FTS corespunzdatoare.

+ Fie - ldtimea fasciculului (a se vedea litera @)’
ffoi, latimea petalei principale in (d) si (f) este de 2/

S. Acest lueru inseamnd ca distanga intre impulSuri
de la (h), care este de 1 /Ay, trebuie sa fie eel putin
egald cu 2 /43

1 2 As

— > — Ar < —,
Ar T As @7 sau -2

 deci, distan;a de esantionare Ar nu trebuie si
depiseasca As/2, sau cel putin doud mostre pe litimea
fasciculului sunt necesare.

* Ecuatia (3.8), de asemenea, rezulta din criteriul
Nyquist. Pentrude exemplu, un camp de vedere de 50
cm si 0 latime de fascicul 1 mm necesita aproximativ
1000 de canale de detectoare.

* O determinarea riguroasi a numirului minim de
vederi este mai simpla [5]. De obicei lumirul de
vizualizari pe 360° este de ordinul numirului de
canale-detectoare.

« De exemplu, scanere GE cu 888 de canale-
detectoare achizitioneazi 984 de vizualiziri Ee
rotatie, scanere Siemens, cu celule de detectoare 768
utilizeazi1056 vizualiziri la fiecare 360-.

. MHIoaceIe de fmbunititire a prelevirii de probe
includ ofsetul cu un sfert a detectorului si clitinarea
spotului in plan focal sau deviere.

3.8)

oAr

T - T
s 14r

—y=
~1Ar —1/As

19

(a)

118 ; 1ar

oAr

T - T
s 14r

—y=
~1Ar —1/As

20
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3.3.2. Reconstruirea imajinii 2D

3.3.2.1. Retroproiectia (backprojection)

* Avand o sinogrami p(r,0), intrebarea este cum sa reconstruim o distributie p(X,y)
(sau, generic,functia f(x,y)). Intuitiv, s-ar putea gandi urmitoarea proceduri. Pentru o
anumiti linie (r,0), de a atribui valoarea p(rﬁ%, la toate punctele (x,y), de-a lungul
acestei linii. Repetati acest lucru (adicd, si se integreze) pentru @ variind de la 0 la z.
Aceasta procedura se numeste retroproiectia si este data de

blx,y) = Bip(r,6)}

d 3.9
:[ pilx-cosf + y-sin®,8)df. ( )
0

Fig. 3.7 (a), geometrie fascicul-paralel cusisteme de
coordonate. Razele X fac un unghi @ cuaxay si se

 Figura 3.7 (d-f) ilustreazi retroproiectia pentru un punct.
afla la distanta r de origine. (b) Un profil de
intensitate  1,(r) se mdasoara pentru fiecare

Zan
4

. . vizualizare (definita  de un unghi |,). I, este
intensitatea neamortizatd. (c) profile de atenuare
py(r), obtinute prin conversia log a profilului de
intensitate 1,(R), care sunt proiectiile functiei u(x,y)
de-a lungul unghiu 6.

(e) (U]

21

Single Profile =»
Back Projected

k]
2 H= Sty
Deteetor
m
@ :

®)
A
N~

*CTD=  obie

(a)

(c)
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s} ew 1
i
fy A
view 2 T I'l
view 2
views [“17]
view 3 | >
a. Using 3 views b. Using many views
FIGURE 2515
nnage ramamp]e in a viek 13 équal to the sum nfﬂ!e image values along the ray that points to that FIGURE 25-16
sample. Tn this exammple, the image is a small pillbox surounded by zeros. While only three views Backprojection. Backprojection reconstructs an image by taking each view and swrearing it along
are shown here, a typical CT scan nses hundreds of views at slightly different angles. the path it was originally acquited. The resulting image is a blurry version of the correct image.

ctrecon.mov
phantmov.mpqg
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* Retroproiectia doar a citeva proiectii se obtine
imaginea  aratata in  Figura d).
Retljoproiecgia a toate proiectiile este prezentata
in Figura 3.7 (e) si (f).

* Imaginea este neclarda in comparatie cu
originalul. Varful ingust a punctului original are
o0 forma con dupa reconstructie. De la acest
exemplu, este clar ci o simpla retroproiectie este

. ?
(b) (c)

nesatisfacatoare. Versiunea iscreta a
backproiection devine )
bix;, yj) = Blp(ra 8)}
u (3.10) © 0

= E Pxi cOS By + y; 8in By, Oy} AB.

m=1
* Notim, totusi, ci valorile (xcosf, + y;sind,) in T
general, nu coincid cu pozitiile discrete r,,. oo +

* Interpolare este, prin urmare, necesara. Figura 3.9 \

ilustreaza acest lucru. Pentru fiecare vizualizare, o
linie de proiectie, prin fiecare pixel este determinata.

Intersectia acestei linii cu matrice detector este apoi \
calculata, si valoarea de proiectie corespunzitoare se

calculeaza prin interpolarea intre valorile sale vecine ‘L L
masurate. ) ) ) 4ttt
» Aceasta se numeste pixel-driven or voxe]-driven o)

backprojection cu interpolare liniard. In 3D, Fig. 371 Backorojection  discreti cu
1 1 H 1 1 interpolare. Pentru fiecare vedere, o linie de
principiul - este acelasi, dar interpolare devine mepoiare Pt fiecare edere o B oo
biliniara. desenat.Intersectiea acestei linii cumatricea
detector estecalculat sivaloarea
corespunzdtoare de proiectare est calculat
prin interpolareintre V%IQ rile

masuratealevecinilor ei.

3.3.2.2. Teorema de proiectie
~Avem nevoie de un raspuns mathematic in loc de intuitiv la intrebarea "'ne arati
sinograma p(r, @) ceea ce este in functia originala f(x,y) "'? Acest lucru inseamni ca e
nevole de o expresie matematica pentru transformarea Radon inversa
fep) =R7Mp(r6).  (3.11)

Teorema de proiectie, de asemenea, numita teorema feliei centrale, di un raspuns la
aceasta intrebare. Fie F(k,.k ) este 2D FT a f(x, y)

oo
Flke k) = [[f(x‘)‘) cilm[k"”m"dxdy (312)
I

si Py(K) este 1D FT de p, (r) = )
Pok) = f pa(n e . (3.13)

Fie @ este variabila. Apoi, P, (k) devine o funcge(ZD P(k, 0).

Teorema de proiectie acum afirma ca P(k,0)=F (k,,k,)
ke = k- cos@
P(k 9)_F(k k) k),:k-sinﬁ
» = x5 Ky (3.14) cu k= K24k K2 (3.15)
y ;>

deci, 1D FT cu privire la variabila r a transformirii Radon a unei functii 2D este 2D
FT a acestei functii.

Prin urmare, este posibil si se calculeze f(x,y) pentru fiecare punct (x,y), pe baza
tuturor proiectiilor sale py(r), @ variind intre 0 si z.

26
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3.3.2.3. Reconstructia Fourier directa

;( Pe )baza teoremei de proiectie, se poate folosi urmétorul algoritm pentru a calcula
X, Y).

1. Calculati 1D FT F, a tuturor proiectiilor p, (r): Filps(r)} = Pa(k). (3.23)
2. Puneti toate valorile 1D functiei Py(k) pe o grila de polari pentru a obtine 2D functia

Pél_(ﬂ) (Figura 3.10 (a)). Probele de date trebuie si fie interpolate la o retea Carteziani
(Figura3.10 (b)), in scopul de a obtine F(k,, k,).

k, ky,
P(0,k) ‘ .y F(kx,ky)

Fig. 3.7 (a) functia P{k 0) este
esantionatla 0 I‘_s;rild Polara. b5 Probele
de functia F(KyKy), pe o grila

carteziand  Sunt’  necesare  pentru

It K reconstructia Fourier directd.
| X
T >
\ ) ke = k- cos@
ky = k-sin@

(a) (b)
3. Caleulati IFT 2D F1, din F(k,, k,): s HF (ke k) = f(x,p).  (3.24)
* Interpolare in pasul 2 poate provoca artefacte, ficind reconstructie Fourier directi

mai putin populardi decdt reconconstructia de backprojection filtrata, care este discutzgtd
mai jos.

3.3.2.4. Backprojection filtrata (FBP)

Pentru a evita interpolare, versiunea polara a 2D FT inversa poate fi utilizata:

T oQ X
flxy) = f f P(k,8) k| €27F dk de,
0 —0oC

(3.25)
cu r=xcos 0+ y sin 8. Definind P*(k,8) = P(k,6) - |k|] (3.26)
Si * _ e 3 27 kr
PH(r,6) _f_x P*(k,6) €7 dk, (3.27)

Ecuatia. (3.25) devine . T
flx,y) = p (r,6)d6. (3.28)

0
Prin urmare, functia f(x,z) oate Tl reconstruita prin retroproiectia p*(r, #), care este
FT 1D inversa din P*( ,05) cu privire la k. Functia P*(k,0) este obfinuta prin
inmultirea P(kﬂl),_ cu filtrul rampa |K|. Aceasta explica numele retroproiectia filtrata.
Deoarece o multiplicare in domeniul Fourier poate fi scrisa ca o convolutie in
domeniul spatial, p*(r,0), poate fide asemenea, sa fie scris ca

q(r = F Y kl}

+o0
p*(r,ﬁ'):f p(r',@) q(r—r’)dr’ o
- 3.29) Y - f T ezt g (3:30)

>

Functia g(r) se numeste nucleu de convolutie. Acest lucru di schema de reconstructie:

28
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1. Se filtreazi sinograma p(r,6): ST

Yo pi(r) = pa(r) = q(r), or

Py(k) = Py(k) - |k]. (3.31)
2. Se eTectueza retroprolectia de la sinograma filtrata p*(r,0):

flx,py) = foﬁ p*(xcosf + ysin®,0)do. (3.32)

 Datorita naturii sale divergente, filtrul continuu | k | nu este util in practica.

« Cu toate acestea, de la Figura 3.8 (j), rezulta ci pentru date discrete de proiectie,
continutul Fourier util este limitat la frecvente mai mici decat K., = 1/As = % Ar. Prin
urmare, filtrul de rampa | K | poate fi limitat la aceste frecvente si se taie la K.,
Figura 3.11 (a)). Acest filtru, numit filtrul Ram-Lak dupi inventatorii Tai

amachandran si Lakshiminarayanan, poate fi scris ca diferenta de un bloc si un
triunghi (Figura 3.11 (b) si (c)).

Fig. 3.11 (a) Pentru o implementare
discretd, filtrul de rampa | k | este taiat
la frecventa k,,,.Filtrul rezultat este
diferenta de o functie de impuls
dreptunghiular (b) si un functia
triunghiulara (c).

29

FT inversa a lor:

kmax SIN(2T kmax ) 1 — cos(27 kpax 1)

q(r) = (3.33)

Tr 2m2r2

De obicei, frecventele usor de mai jos de k;.sunt nesigure din cauza alierii si
zgomotului.

Aplicarea unei fereastre de netezire (Hanning, Hamming, Shepp-Logan, Butterworth)
suprima cele mai mari frecvente spatiale si reduce aceste artefacte. De
exemplu,fereastra

Tk
a+(1—oz)c05( ) for |k| < k
H(k) = Kmax T (339
0 for [k| = kmax
cu a« = 054 este fereastra ; :

Hamming, si cu o = 0,5 fereastra
Hanning (Figura 3.12 (a?). Figura
3.12 (b) arata produsele de un
filtru de rampa si si o fereastra
Hamming- Hanning.

Fig. 3.12 (a) fereastra Hamming cu a= 0,54 si fereastra
Hanning (linia punctatd) cua= 0,5. (b) filtru de rampa si a
produsuls du cu o fereastra Hamming si 0 fereastra
Hanning (linia punctata).(c). 30
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CT
wolfram\ComputedTomographySimulationUsingTheRadonTransf

orm (1).cdf
http://bigwww.epfl.ch/demo/jtomography/demo.html

Filtered back projection

128

no filtering

ImPACT Course, Oct 05

3.3.2.5. Fascicul conic (fan-beam) FBP

« Algoritmii anteriori de reconstructie, sunt bazati pe ipoteza in care datele au fost
dobandite in 0 geometrie fascicule-paralel.

* In a treia %i a patra generatie de scanere CT, datele obtinute nu sunt ordonate sub
seturi paralele, dar in fascicul conic (Figura 3.2). Figura 3.13 (g) prezinta coordonatele
(r, 0), utilizate in %eome_tru fascicule-paralel, impreuna cu coordonatele (y, g) folosite in
geometria fascicul conic cu detectoare plasate de-a lungul unui arc de cerc, g este
unghiul dintre sursa si axa y, iar y este unghiul dintre raza prin (x, y) si linia de centru
a conului asociat.

Fig. 3.13 a) Geometrie con-fascicul cu detectoare
amplasate pe un arc de cerc: beta f§ este unghiul dintre linia
de centru a conului si axa y, y este unghiul intre linia de
centru si raza prin punctul (x, y). L este distanta de la sursa
de la (X, y). (b) cu geometrie con-fascicul o masurare de la
=0 la (m + fan-unghi) este necesarda pentru a dobindi toate
proiectiile de linii.

32

26.09.2020

16


CT wolfram/ComputedTomographySimulationUsingTheRadonTransform (1).cdf
http://bigwww.epfl.ch/demo/jtomography/demo.html
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» Dupi cum se poate observa in Figura 3._13_§b), masuratorile pentru £ variind de l1a 0
la 7t nu includ toate masuririle de linie posibile in cazul geometriei de un con-fascicul.

* De exemplu, in cazul in care tubul de raze X gorne_st_e de mai sus de pacient (f =0)
si se roteste in sensul acelor de ceasornic peste 180-, linia verticalid cu semn de
intrebare de insotire in Figura 3.13 (b) nu este masurata toral.

» Defapt, 0 gamade la 0 Ia (m + fan-unghi), este necesard in scopul de a include toate
mdsurdtorile de linie. Pentru simzlitate, vom presupune faptul cd datele pentru f cuprinse
intre 0 la 2z sunt disponibile (achizitie 360°).

33

Doua abordiri posibile de reconstructie exista.

e Redeplasarea (rebinning) implica reordonarea datelor in date
paralele si necesita interpolare.

° ?l ecuatie adaptati pentru backprojection filtrata poate fi
olosita.

Inlocuind ecuatia (3.29) in ecuatia (3.28) si limitdnd r” in integralul
[-FOV/ 2, FOV /2], obtinnem

+FOV/2

e 1 2 s
p‘(:—,m:ﬁx p(r6) q(r — ) dr’ ~ . feo ) :Efo fmwz pr.8) (3.35)

Flxy) = /”p*(r,g) do. - q(xcost + ysing — ') dr’ do.
0
Factorul de 1/2 compenseazi modificarile limitelor de 6 —
integrare de la 0 la 2z. Utilizarea coordonatelolr (y, B), =y +8 (3.36)
pentru geometra fan-beam (Figura 3.13 (a)), urmaitoarele )
transformari de coordonate pot fi derivate: r=Rsiny,

unde R este distanta de la partea de sus a conuli, si mai precis
pozitia de sursi, la centrul de FOV. Introducerea acestor noi
coordonate in ecuatia (3.35) rezulti

- 1 o  fan-angle ) 337
fon =3 [ e PP (337)
- q(xcos(y + B)+ysin(y + p) — R siny”)
“Rcosy'dy’ dB. (3.37)

34

17



26.09.2020

fan-angle

e
F60 =3 [ [ s 2678
o Jofn

-q(xcos(y + B)+ysin(y + ) — Rsiny”)

“Rcosy'dy’ dB. (3.37)
Dupa cateva calcule [6], moq g ) )
urmitoarea  formula de f(x,») :f 7 e [RCOSY (¥, )]
reconstructie fan-fascicul o L) fawonle (3.38)
poate fi derivata: ! . w2
Yy —¥ "o
o = — ¥ dy' dB,
Z(Sm(y_y,)) qly —ydy dp
unde L este distanta de la punctul de imagine (x,y) la partea oy e
de sus a conului. _ Fo = [ 5 [ Re0sY 00780
Retineti ca aceastd expresie este 0 FBP modificati Ly 2
ponderata cu 1/L,. Integralul interior este 0 convolutie de 2(%) aly —7)dy'dp,
pg [5/) ponderati cu Rcosy cu un nucleu de filtru modificat
12 (vsiny)*q(y).

35

* O ecuatie similara poate fi derivatd pentru cazul in care detectoarele se afli pe o
linie dreapta perpendiculari la linia de centru a fan.

+ in aceasti configuratie coordonatele (t, p) sunt utilizate (figura 3.14), t este distanta
de la origine la raze prin gx, ), masurata paralel cu matrice detector. Poate fi indicat
[6], ca FBP ponderata poate fi scris ca

27 1 +0oo R ,
o= e [ [ 70 (339)
. ;q(r —t)dt' dB, (3.39)

unde U este proiectia distantei sursi-la-punct de
pe raza centrala a conului.

* In aplicatii dinamice, (CT cardiace, discutate
mai jos), este important sa se pastreze segmentul
de Scanare cat mai scurt posibil, pentru a
minimiza petele de miscare. Intrucit (3.38) si
(3.39), se bazeazi pe valori de date 360, 0 formuli
diferiti de reconstructie este de dorit pentru Fig. 3.14 Geometrie fan-fascicul cu

Imagistica cardiaca detectoare colineare: f beta este unghiul dintre

X XA Felw < < linia de centru a ventilatorului si axay. t este
+ O metoda riaspianditd pe scard largd, este asa- distanta de la origine la raze prin punctul (x,

numita ponderare Parker, care utilizeazi 180 © ), masurata in paralel cu directie matricer-
plus valoare fan-unghi a datelor si aplica un detector Ueste proiectia distangei sursd-a-
termen de ponderare pentru downwelght liniile de ¢! 4¢pe raza centrald fan.

proiectie care sunt masurate de doua ori [7].

36
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3.3.3. Imagistica in trei dimensiuni

3.3.3.1. CT felie unici (Single-slice)

+ Cel mai simplu mod de a obtine imaginea unui volum intreg este de a scana un
numir de felii consecutive prin rotatii circulare de tub-detector alternat cu mici
schimbiri de masa.

+ Acest lucru este, de asemenea, cunoscut sub numele de scanare axiald. Pentru
achizitionarea unui set de date 3D complet si a nu pierde nici 0 rezolutie la aceasta
esantionare axiala, criteriul Nyquist ar trebui sa fie indeplinit (vezi Figura 3.8).

+ Distanta maxima intre felii consecutive depinde de grosimea efectiva a feliei, care
este de obicei reprezentata de citre intreaga _lﬁ%ime la jumatate de maximum (full
width at half maximum - FWHM) din profilul de sensibilitate a profilului (slice
sensitivity profile -SSP) la centrul cAmpului de vizualizare (field of view FOV).

* Dacd vom asuma 0 SSP dreptunghiulard cu litimea Az, datele trebuie sa fie
convolutionate cu o functie bloc Cu latimea Az. Distanta maxima intre doua felii este
atunci de Az?2, care este, cel putin doua felii pe grosime de flux trebuie sa fie
???léiﬁigionate, in scopul de a reduce alierea la prelevarea de probe axiale (vezi ecuatia.

CT Elicoidala

O tehnica, care este utilizata pe scari larga in zilele noastre este CT elicoidali. Tubul
de raze X se roteste in jurul pacientului continuu, la fel ca si in 2D CT.

 In acelasi timp, pacientul este lent tradus prin portal. Prin urmare, tubul descrie o
orbita elicoidal, (ca un surub) fatd de pacient. Aceasta explica originea_termenului
CT elicoidala. In timp ce termenul de elicoidal CT este matematic mai exact, CT
spiralaeste, de asemenea, in uz comun, ca sinonim.

37

+ Table feed (table feed - TF) este distanta axiala pe care o parcurge masa in timpul
unei rotatii completi de tub 360-.

+ Raportul de pitch (pas) - sau pur si simplu pas - este raportul intre Table feed si
grosime de felie.

+ Figura 3.15 compara CT circulara si spiralj; p este pozitia unghiularia a tubului de
raze X si z pozitiea sa axiala fata de Ipac!ent. In CT circulara (Figura 3.15 (a)) datele
sunt achiziﬂ_onate entru pozitii axiale discrete {pozitiile z1, z2, 3} si pentru pozitiile
de tub unghiulare B variind de la 0 la 2z. In CT elicoidale (Figura 3.15 Fb) si (c)) datele
sunt obtinute in timp ce B si z cresc simultan.

=]

3807

i
:

F2 z; Z,
) (a) (b} (c)

Fig. 3.12 (a) In CT circulard, datele sunt achizitionate de la pozitiile discrete axiale {z1, z2,. . } si pentru pozitii

de tub unghiulare g variind de la 0 la 2z.(b si ¢) In CT elicoidale, datele sunt achizitionate in timp ce p si z cresc

simultan. La litera (b) interpolare liniard de 360 ° este utilizatd si in (c) interpolare liniara de 180 - este folositi
pentru a obtine un set de date complet la un anumit 71 pozitie axiald..

* Sa presupunem ci vrem si reconstituim o felie de la o pozitia axiala particulari z,.
Datele pentru g variind de la 0 la & (Plus fan-unghi), sunt necesare la aceasta pozitie, in

timp ce doar o vedere la unghiul B* este disponibila.

*_Aceasta Broblemﬁ eate rezolvata prin interpolare de la masuratori de la pozitii axiale
?dl_acqnte. uncte in Figura 3.15 (b) ilustreaza acest lucru pentru 360  interpolare
iniara.

38
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B B
- ' T
360° 380° 380" } 7

Y N—— g-l 4 / 180° /

Z Z 5 - /
[E)] (b} {e)

* Acum si ludm in considerare doar vederea de la unghi Bi. Distanta de prelevare de
probe axiale pentru astfel de vederi este TF.
* Casiin CT circulari, datele reale sunt convolutionate cu SSP axiali. Presupunind o
SSP dreptunghiulara de litimea Az si urmarind acelasi rationament ca si pentru CT
circulara, ajungem la concluzia ci distanta maximi de esantionare este de Az / 2. Prin
urmare, pentru o grosime de felie Az, table feed maxim este TF =Az/ 2 (pitch=0,5).

z

i
i
|
i
1
i
z

» Luind in considerare faptul ca raze concomitente, dar opuse produc masurari
identice (Figura 3.15 (c)), densitatea de prelevare axiald poate fi dublata prin
utilizarea interpolare180 . ) ) ) ) )

« Distanta de esantionare, apoi devine TF / 2, si table feed maxim TF = z (pitch =
1,0). Cresterea pitch la o valoare de mai sus reduce timpul de scanare, cu toate
acestea, la costul de calitate a imaginii.*

+ Retineti cd, cu 0 geometri fan beam, razele opuse nu sunt separate exact de TF/ 2,
Ialadisltanta Ia)_(ialﬁ de la 0 raza particulari la 0 razi opusa depinde de pozitia ei in
cadrul conului.

* T 1

, doza p li se pe masuri ce regte pitch-ul, dar, in practicd, doza este de multe ori
mentinutd constanta prin cresterea mAs si pentru a mentine CNR.

39

3.3.3.2. CT multi-felii

« In scanere CT moderne, matricea de

detectori constid din mai multe randuri

de detectoare, in scopul de a evalua mai ]
multe felii pe rotatie a tubului de raze X /
(figura (3.16)).

+ Numarul de felii, de asemenea, poate fi
sporit prin combinarea mal  multe
randuri de detectoare cu clitinarea un
spot focal longitudinal, oferind felii
intercalate.

* In acest fel, de exemplu, un scanner
CT cu 32-rAnduri este realizat ca un @ ®

scaner cu 64-felii. Fig. 3.16 (a) CT Single-slice fati de () CT multi-
slice: un scaner multi-slice o felie multi-CT poate
dobandi mai multe felii simultan prin utilizarea a mai
multe retele de detectoare adiacente. (Retipdrit cu
permisiunea de RSNA).

40
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« Pasul (pitch) poate fi definit aici ca
raportul dintre table feed ciitre grosimea
totala a fasciculului de raze X, adici,
grosime de stiva completa de felii.

 Utilizarea aceleasi valori de pas ca si in
CT de o singuri felie, rezulti in reducerea
timpului de scanare cu numirul de
randuri detectoare, rezultind in reducerea
artefactelor de miscare. ¥

» Folosind, de exemplu, un sistem de 64 de
rdnduri, cu detectoare de 05 mm
(mentionate la isocenter), un pitch de 1,0 gi
0 rotatie 0.33 sec, este posibil sa se obtina o
CT a plamanilor (De exemplu, 40 cm), in
aproximativ 4 secunde.

26.09.2020
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Fig. 3.16 (a) CT Single-slice fatd de (b) CT multi-
slice: un scaner multi-slice o felie multi-CT poate
dobdndi mai multe felii simultan prin utilizarea a mai
multe retele de detectoare adiacente. (Retiparit cu
permisiunea de RSNA).

41

« in cazul in care distanta dintre tubul de raze X si matricea detectoare este mare, sau
latimea axiala a detectoarelor este limitata, sau ambele, toate liniile de proiectie pot fi

se presupune a fi paralele cu planul central.

+ in acest caz, problema se reduce la reconstructia unei serii de imagini 2D. Acesta
este cazul, de exemplu, daca exista doar patru rdanduri adiacente detectori.

» Pentru scanere 16-felii, cu toate acestea, aceasta ipoteza nu actioneaza mai mult. O
solutie aproximativa consta in 0 inclinare de fiecare plan de imagine pentru a reduce
Z-distanta_medie de la sursa X-ray pani a pozitiile implicate in reconstructia acelui
plan. Dupéa reconstructia 2D a planului de imagine inclinat, felii axiale sunt realizate
prin interpolare. Aceasta tehnica se numeste reconstructie plan inclinat.

42
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Figure 1

Sampling Patterns of a 4-slice
spiral scan at different pitch
values. At pitch 1 and 2, each
z-position is sampled 4 and

2 times respectively.

The spacing between samples
decreases from d to d/2 when
going from pitch 1 to pitch 1.5,
then increases again to d when
increasing the pitch to 2.

At a pitch of 4, each sample is
acquired once and the sampling
distance is d (d denotes the slice
collimation).
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3.3.3.3. CT Volumetrica

* Un numar crescut de randuri detector este bun pentru a reduce timpul de scanare si
imagistica cardiace in special. Un volum intreg poate fi dobdndit chiar in o singurd
orbita de tub de raze X.

+ Cu toate acestea, aceasta de asemenea vine cu o crestere a unghiului de con. Din
gﬁcate, cu exceptia planului central, datele in-plane necesare pentru reconconstructie
D nu sunt masurate si 3D reconstructia este necesara.

« fn trei dimensiuni, teorema de proiectie prevede ci transformata Fourier 3D de o
functie in directia K este egali cu transforma Fourier 1D de-a lungul aceeasi directii a
integralelor planului perpendicular la aceasta directie.

45

+Din aceasta transformarea Radon inversi 3D poate fi derivati. Teorema de proiectie
ofera 0 solutie matematicd pentru reconstrucfia 3D adevdrata, in cazurile in care
traiectoriile sursei sunt suficiente pentru a furniza toate integralele de plan Radon si
unde nu exista nici o trunchiere pe detector.

+ Cu toate acestea, trunchierea axiald nu poate fi evitatd in CT clinicd in care pacientii
sunt mult mai mari decdt dimensiunea longitudinala a detectorului. In plus, numarul de
configuratii de scanare este limitat pentru motive practice. De obicei folosit in rutina
clinica sunt scanare circulare si elicoidale.

46
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Reconstructia con-beam Circulara

 Pentru traiectorii circulare sursa si detectorul efectueaza o orbita circulara in jurul
pacientului (Figura3.17).

* Pentru aceasta configuratie

reconstructia stabild exacta este teoretic (i~
imposibild, cu exceptia pentru voxeli pe Gy
planul mlljlocm midplane). Nu exista pur "
si simplu informatii ~suficiente la

masurare. .

* Asa ca trebuie sa se bazeze pe un

aIPorltm aproximativ de reconstructie.

Algoritmul  cel mai faimos este asa-

numitul algoritm FDK propus in 1984 de

Feldkamp et al. [9]. Acesta extinde, in

esentd, FBP 2D ponderata (ec. (3.39)), la Fig. 3.17 Geometrie con-fascicul circular. Aceasta este

trei dimensiuni, dupa cum urmeazi : o extensie 3D din geometria fan-fascicul 2D
prezentatd infigura3.14. Sursa si detectorul fac o
fxy,2) orbita circulardin jurul axeiz. Fan-ul inclinat prin

punctul (x, y, z) se intersecteazd Z-axa la inaltime ¢, t

_ C A | e R v este de[ﬁnitd ca in cazul 2D. U estep roiectia distantei
=), wmrr) . VRt 21 (2 PG H) sursd-la-punct pe raza centrali aﬁn-ului neinclinat.

. %q(t —t)dt'dg, (3.40)

unde ¢ este inaltimea Tan-ulul Inclinat mai sus de centrul de rotatie sursa si U este
Froiectia dgstantei sursi-la-punct de pe raza centrala a fan-ului nedncsinat (a se vedea
igura3.17). ) )

+  Deoarece algoritmul ofera doar o solutie aproximativi, artefacte con-fascicul sunt
inevitabile. Ei pot deveni severe pentru unghiuri de con mai mari si fantome
provocatoare.

47

3.7. Echipament
3.7.1. Tomosynthesis

+ Radiografie si CT pot fi privite ca doud capete
ale unui spectru : radiografie ofera o imagine de Film
proiectare, fara informatii de adincime, CT I ——
foloseste mii de proiectii imagine la imagine a
unui volum intreg, voxel cu voxel, adica, cu
informatii de adancime perfecte.

+ Tomosinteza poate fi vazuta ca un compromis
intre radiografie si CT: un numar redus (de obicei,
zeci) de Imagini de proiectii sunt combinate
pentru a calcula cu imagini 3D cu informatii de
adancime limitate.

» Tehnici de reconstructie in tomosinteza includ
backprojection simpla (numite, de asemenea, si-
shift-add), ceea ce este intrinsec principiul folosit (a)
in tomografie liniara (Figura 3.3 (a)),

backprojection filtrata si reconstructia iterativa.

48
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+ _n aplicatiile nonmedicale, tomosinteza este de
obicei numita laminography.

+ Cea mai proeminentid aplicatie medicali a
tomosintezei este in imagistica de piept i
mamografie.

+ Tomosinteza a fost disponibila  de citre
introducerea tehnologiilor de detector cu matrice
platid digitala; tomosinteza de piept a devenit
commercial disponibila in 2004.

« Primul prototip de Tomosynthesis de sin
digital pentru cercetare a fost finalizat in 1999 de
catre GE Global Research, in colaborare cu
Massachusetts General Hospital.

« Figura 3.25 prezinta prototipul digital de
generatia a doua _pentru_tomosinteza sanilor
instalat la Universitatea din Michigan pentru
cercetare clinica.

26.09.2020

Fig. 3.25 Prototip de Tomosynthesis digital aa sanilor
_de generatia a doua instalat la Universitatea din
Michigan pentru cercetare. clinica (Amabilitatea de GE

3.7.2. Scanere de uz general

Healthcare.)
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+Scanere de uz general (Figura 3.26), de obicei contin rianduri detectoare multiple. Din
cauza FOV lor mare (> 50 cm) si viteza de rotatie mare_fde pana la 3 rotatii pe
secundi) detectoare cu matrice activa plate de obicei nu sunt utile.

(a) Philips Brilliance CT cu 64-canale, cu detector de 64 de rinduri. (b) GE

64 de randuri.

,,(b

) ) (@) )
If:Ilg. 3.26 Designul exterior al unui scanner multi-slice care nu este semnificatiy d?‘"erent de scanner de singura
elie.

ightspeed VCTcu detector de

+ Desi detectoare cu panou plat de mari dimensiuni existi, rata de cadru este inca
prea scazuta pentru cele mai multe examene radiologice, inclusiv cardiace si studii

dinamice.
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« CT Multi-felii cu achizitie elicoidala a fost introdusa in 1998.

« Initial, aceste scanere contineau numai patru randuri detectoare, dar acest numar
acrescut rapid la 16, 64, 128, 256, si chiar 320.

* Cu un scaner cu 320-randuri si 0 dimensiune de detector 0,5 mm, mentionat la
isocentru, de exemplu, un volum total de 16 cm este de acoperit, face acest sistem
adecvat pentru functionarea in modul axial de scanare si pentru efectuarea o scanare
cardiace in 0 singura rotatie (0,355s).

+ Pani recent toti producitorii au fost in concurenti de a avea cel mai mare numir
de randuri detectoare, de asemenea, mentionate ca razhoaiele de felii.

* Astizi, majoritatea producitorilor cred ci acest lucru vine cu prea multe
compromisuri de calitate a imaginii si prefera sa se concentreze pe alte imbunatitiri
de performanta.
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https://www.youtube.com/watch?v=2CWpZ
Kuy-NE\

CT at max speed
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https://www.youtube.com/watch?v=2CWpZKuy-NE/

+ Geometria de bazi este prezentati in figura 3.27 (a) si (b). In fata a tubului de raze
X este un colimator (Figura 3.27 (a) si (c)), care limiteazi raze X transmise
detectorului si previne iradierea inutilaa pacientului.

Fig. 3.27 (a) si (b) baza de geometria interni a
unui scaner CT elicoidal multi-slice.
li ele sunt pl in
partea din fati a tubului de raze X si
detectoare. Deoarece corpul pacientului se
atenueazd in primul rind de raze X de partea
interioara a fasciculului, un filtru in ]l:)rmti
papion compenseaza acest lucru, in principal
prin atenuare de raze X exterior, in acest fel
asigura un semnal mai uniform ladetectoare.
(cAtub de raze X cu collimating Split ajustabil.
cest scaner special nu are nici un filtru de
papion. (d) Matrice de Detector cu post-pacient
colimator.

——
> g
7

N
“\_ slip rings
collimator N\

/
x-ray tube
3
field of view

* Un colimator post-pacient sau grild
antidmpragtiere (antiscatter) formata din
mai multe placi mici atenuante intre
celulele detector (figura 3.27 (a) si (d))
este folosit pentru a limita radiatia
detectata imprastiata.

* Un cerc inscris de fan tub detector
determina campul de vizualizare (FOVI).
Date si alimentare sunt transmise de la
si spre tub-detector in rotatie prin inele
de  alunecare (nu sunt  aritate).
Alimentarea este transmisa printr-un
inel de alunecare cu perii, iar datele sunt
transmise printr-un inel de alunecare
RF sau optic.
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 Inele colectoare elimina probleme mecanice care ar putea fi implicate de cabluri
conectate fix si piesele in miscare.

» Fixata (aceasta este I|{_)ar_te a scanerului CT care contine piese rotative), poate fi
inclinata la un unghi limitat pentru imagistica felii oblice (Figura 3.28).

S le

(@)

Fig. 3.28 \kderi schematice ale unui scaner CT
elicoidal aratind portal de inclinare si
traducere de masa.
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3.7.3. Scanere dedicate

Astizi, exista mai multe scanere CT cu destinatie speciala. Ele sunt de obicei mai
ieftine si mai mici decét sisteme pentru destinatii generale.

Ele fac uz de principiul de scanare con-fascicul circulard si de a dobandi date
volumetrice intr-o orbiti singura a tubului de raze X.

In multe aplicatii in domeniul de vedere poate fi limitat si / sau timpul de scanare
nu este critic. Acest lucru deschide calea de a folosi detectoare plate digitale de raze
X (FPDs) care genereazi imagini de inalta rezolutie spatiala.

Sistemele comerciale curente obtin datele in citeva secunde la céiteva zeci de
secunde. Mai jos sunt cateva exemple.
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3.7.3.1. CT orala si maxilofaciala

O varietate de scanere in-office pentru zona maxilo-faciale de comert sunt
disponibile astazi. Figura 3.29 prezinta doi dintre ei, cu un design deschis.

(a) (b)
Fig. 3.29 scanere CT gon‘-‘[ascuculpentru zona orala si maxilo-faciala. (a) lluma CT (Imtec). (Prin amabilitatea
Dr. G. Swennen, AZ Sint-Jan,Brugge.) (B) CT i-CAT (Ylmagmg Sciences International). (Prin amabilitatea Dr. N.
Nadjmi, Eeuwfeestkliniek, Antwerpen).

Pa_cientl,il sta confortabil pe un scaun si tubul-detector cadru se roteste intr-un plan
orizontal.
Aceastd tehnologie a permis aparitia de noi proceduri de diagnostic si de
interventie, cum ar fi planificare chirurgiei de implant oral, planificarea
tratamentului ortodontic, si analiza cantitativi de 0s si morfologia comunia si
functia.
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https://www.youtube.com/watch?v=6gWje7
Ca-mM
What is a Dental CT Scan?

3.7.3.2. CT interventionala

+ Sisteme moderne C-arm pentru fluoroscopie
interventionala si angiografia cu detector cu ecran
plat, cum ar fi Sistemul 3DRA prezentat in figura 2.12,
sunt in masura sa reconstruieasci_strict 0 imagine 3D
din datele proiectie obtinute. Figura 3.30 prezinta
scanerul mobil dedicat nivelul coloanei vertebrale si
interventiilor chirurgicale ortopedice.

Fig. 3.30 sistem de imagistica O-brat (Medtronic). (a) Un portal mobil fermite accesul pacientilor lateral. (b)
Dupa ce, portalul inchide in jur pacientul intr-o forma O portalul poate fi inclinat in orice orientare.

« Sistemul poate fi utilizat in combinatie cu un sistem de navigatie intraoperator
gCapltoluI 8, p.. 208) pentru a naviga cu precizie cu instrumentele chirurgicale prin

magini CT. o

26.09.2020
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https://www.youtube.com/watch?v=6gWje7Ca-mM
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https://www.youtube.com/watch?v=gkduCs
OWEAA

O-arm moves out during procedure-
Scenario 1

https://www.youtube.com/watch?v=vggzbZ
104dk

O-arm stays in during procedure - Scenario
2

https://www.youtube.com/watch?v=3T6Hv0

NBg2c
O-arm

* Figura 3.31 prezinta un sistem portabil dedicat imagisticii intraoperative a
sinusurilor, baza craniului, si oase temporale.

Fig. 3.31 CT portabilb cu un design
deschis (xCAT ENT, Xoran .
Technologies), dedicat imagisticii capului
si gatului (sinusurilor, baza de craniu, si
oase temporale).
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https://www.youtube.com/watch?v=3T6Hv0NBg2c
https://www.youtube.com/watch?v=vgqzbZI04dk
https://www.youtube.com/watch?v=qkduCsOWEAA

3.7.3.3.CT de san

* Unele grupuri de cercetare [12] au
dezvoltat scanere CT dedicate pentru
sani. Pacientul este de obicei plasat in
pozitia culcati, si portalul este pozitionat
orizontal sub pacient (Figura 3.32).

» Tubul de raze X si sistemul detector de
panou plat se roteste apoi orizontal in

Jurul sanmilor pandantivi, dobandind
proiectii ~ con-fasciculcare permit
aeconstltmrea 3D set de date volumetrice
esan.

+ Beneficiul principal al acestei abordari
este cd setul de date 3D permite
radiologistului de a evita suprapunerea si Fig. 3.32 Prototip CT de Piept de John Boone et al

speranta ca mai multe tipurl de cancer e -Pacientul este plasat in pozitia predispusa si
san vor fi detectate cu ajutorul acestei tubul de raze X st dzﬁ%’ﬁft Se rotese in jurul de
tze[gmlm 3D, comparativ cu mamografie D temelorde sandtate,) ’

* Una din provocirile principale este de a obtine imaginea completa de san, si de a

nu pierde nici o parte din cauza apropierii de peretelue toracic sau in coada axilara.

Chiar daca CT de san nu a fost gasit pentru a fi util pentru depistarea cancerului de

sin, este probabil ¢ va avea un rol de a jyca ca un dispozitiv de imagini secundar in

timpul examinarii de diagnostic de san. In acest rol, se poate exclude asa-numita

grt_efacte de insumare si sa fie utilizatd pentru ghidare in biopsie robotizati orientata
e imagine.
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3.7.4. Tomografia cu fascicul de electroni

» Tomografia cu fascicul de electroni (EBT), uneori numitia CT ultrarapida sau CT
cardiovasculard, tubul de raze X tub - anterior o unitate compacti - a devenit o parte
integrala a sistemului (figura 3.33).

« Electronii, produsi de un tun
de _electroni, trec printr-o
bobina electromagneticd de data acquisition
focalizare si sunt indoite o

electromagnetic pe una din cele
patru inele de wolfram tinta '3

situate in fixata mai jos de ”c [patienttable

electron gun

pacient.

al
+ Impactul de electroni pe \ e
inele tinta produce raze X, care

sunt indreptate pe un inel
dublu de elemente detector de \
wolframat cadmiu situate in Aj
fixata mai sus de pacient. target rings

+ Razele X sunt strans
colimate inainte de a trece prin
pacient. Fiecare rotire a unui ]
nel tintﬁ necesita 50 ms, si Fig. 3.33 Reprezentarea schematicd a scanerului

ft X A AEA tomografic cu fascicul de electroni. Impactul de
exista 0 mta_r ziere 8 ms, pentru electroni asupra inelelor tintd produce raze X,
a reseta fasciculul. care sunt colimate si indreptate pe detectoare.

(Amabilitatea de GE Healthcare.)

electron beam—f
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e Aceasta furnizeazi 0 rezolutie /
temporalda de 17 de cadre pe
secunda. Fiecare cadru este format
din doua felii, una pentru fiecare
inel-detector. Imaginile produse de
scanere EBT au rezolutia de 0.25-0.5
mm, in planul imaginii.

* Rezolutia axiala este 1.5-10.0 mm, in functie
operator. Aceste caracteristici fac scanerul EB

electron gun

e

electron beam—f oo

data acquisition

o

/- patient table

\:

>
target rings

de colimarea selectata de citre

util pentru a produce imagini ale

bataii de inima. Cu toate acestea, la acest moment, numarul de scanere EBT instalate

in lume este destul de limitat.

3.7.5. Tuburi cu multe raze X

+ Cele. mai multe scanere clinice
comerciale se bazeazi pe  asa-numita
arhitectura de generatia a treia. Un
ansamblu de un singur tub X-ray si de un
singur detector ce sunt pozitionate fati-in-
fata si se rotesc fn comun fin jurul
pacientului. . .

+ Berninger si Redington a prezentat ideea
de a reproduce sursa si detectorul, cum este
ilustratin Figura 3.34.

« Reconstructorul spatial dinamic (D_SR%
(Figura 3.35 (a)) posibil sa fi fost primu
prototip real de multi-sursa.

\e\‘*\s{\ol’\ Cameg, Tas
e

*. “ray tupe®

oard au propus rep
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Fig. 3.34Arhitectura CT cu trei surse si trei
detectoare. Beminger si Redington pentru prima
icarea asamblului utubului de
raze X si detectorului.

Fig. 3.35Vedere schematicd
reconstructiei dinamice spatiale
(DSR). 14 tuburi cu raze X sunt
plasate pe un arc circular de 160 o
si 14 camere de televiziune se afli
diametral opus la tuburile cu raze
X. Imagine oferite cu amabilitate
de Richard A. Robb, Ph.D.,
Biomedical Imaging Resurse,
Clinica Mayo.
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\e\‘\s\on Came, Tas
e

*. “ray tupe®

» Reconstructor spatial dinamic (DSR) (Figura 3.35 (a)) posibil sa fi fost primul
prototip real de multi-sursa. Este un scaner CT unic experimental 4D de raze X
dezvoltat la Clinica Mayo de Richard Robb et al. [13].

« Acesta permite scanarea simultand a pana la 240 de sectiuni, la rata de de
cadru maxima 60 Hz (60 de volume pe secundi). DSR consta din 14 tuburi de raze
X si 14 detectoare 2D (Figura 3.35 (b)).

« Tuburile X-ray sunt plasate pe un arc de 160 ° circular cu diametru foarte
mare si sunt pe baza de impulsuri secventiale pe 0 perioadi de 11 ms (deci 60 Hz).
Detectoarele sunt situate diametral opus la tuburile cu raze X.
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jision Came,
8 ae r3s

ray upes

+ Fiecare detector consta dintr-un intensificator de imagine ?i 0 high-definition

: € elii diferite pot fi
considerate a fi paralele si problema de reconstructie 3D se reduce la reconstructia
2D de o serie de felii_2D. Aproximativ 25 de ani mai tarziu, Siemens a dezvoltat
primul scaner comercial cu doui tuburi, de asemenea, cunoscut sub numele de CT

camera de televiziune. Datorita diametru mare, raze X in

dual-sursa.
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3.7.6. Tuburi cu raze X, multi-spot

« Aproape toate arhitecturile CT moderne se bazeaza una sau mai multe tuburi cu
raze X single-spot, posibil cu clitinarea spot-ului.

« O alta categorie de surse de raze X are mai multe pete (spot) distribuite de-a lungul
axei Iongzltudlnale in directie z. A fost demonstrat ci combinarea de la pete multiple in

directia

« Un alt exemplu de sursa de raze X
distribuite cu un fascicul de electroni deviat
este de sursa de raze X de transmisie
dezvoltatd de NovaRay, cunoscut anterior ca
Marinarii cardiace si Nexray, Palo Alto,
California, Statele Unite ale Americii, cu mil
de pete focale.

+ Aceasti zonia de surse a fost folosita intai
pentru a demonstra conceptul de CT de
geometrie inversa.

» In plus fata de eliminarea artefactelor con-
fascicul, aceasta arhitecturd a beneficia de un
mic detector de numdrare a fotonilor si o
eficientd de absorbtie foarte buna.

* O arhitecturd asociatd se bazeazi pe
emititoare discrete de electroni, care rezultia
intr-o sursi-matrice 2D cu zeci de pete focale
(vezi Figura 3.36).

elimina tn mod eficient artefacte con-fascicul.

~ Field-of-

10 cm View

10 cm

Detector

Fig. 3.36 O arhitectura geometrie-inversa, cu zeci
de pete combindind avantajele de o sursa liniara in
Z, un detector mic de numarare-foton, si un
papion virtual. Reprodus cu permisiunea de la
Bruno De Man si SPIE.
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10 cm View

10 cm

Detector

Fig. 3.36 O arhitectura geometrie-inversa, cu zeci
de pete combindind avantajele de o sursa liniara in
Z, un detector mic de numdrare-foton, si un
papion virtual. Reprodus cu permisiunea de la
Bruno De Man si SPIE.
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100 cm

» Aceastd arhitectura de sursa este mult
mai compacta decat cele de mai sus si
probabil, mai mult compatibili cu conceptui
de _papion (bow-tie), unde funcﬁionarea
fiecarui spot este modulat in timp real pentru
a optimiza calitatea imaginii si a_minimiza
doza, in functie de pe anatomia pacientului.

Detector

« in ultimele decenii, progresele in tehnologiile de detector au definit asa-numitele
"razboaie felie" (slice war).

* Ne asteptim ca in urmatorii zece ani, progresele dramatice in surse de raze X
distribuite pot defini 0 noua revolutie in CT si da nastere la 0 clasa larga de noi
arhitecturi CT multi-source, inclusiv surse de linie, CT cu geometrie inversa, si in cele
din urma o renastere a CT stationara, ce inseamna ca nici sursa, nici detectorul nu
este in miscare in timpul procesului de achizitie de date.
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3.10. Asteptarile viitoare

CT va ramane 0 modalitate importanti pentru vizualizarea scheletului, calcificari,
plamanii si tractului gastro-intestinal.

intr-o anumiti misurd, CT va fi de asemenea, singura alternativa pentru pacientii
cu_implanturi (de exemplu, un clip_anevrism intracranian, stimulator cardiac,
stimulator cohlear), care nu li se permite sa intre in camera MR.

O utilizare crescutii_poate fi de asteptat pentru screening-ul (inima. piept, colon).
imagistica de perfuzie si vasculare si imagistica cardiace.

Pana de curind toti producitorii concurau la cel mai mare numir de rinduri
detectoare, de asemenea, mentionata ca razboaie felie. Astizi, diferiti vinzatorii au

prioritati usor diferite si propun diferite solutii.
Din punct de vedere tehnic tendinta este spre reducerea dozei, cresterea volumului

de acoperire, 0 mai _mare rati contrast-la-zgomot si imbunataitirea rezolutiei
spatiala si temporala.

(P:[Iggresele in tehnologii multi-sursa pot duce la schimbiri dramatice in arhitectura

Noi realiziri in imagistica _multi-energie va finbunititi caracterizarea tesut
segmentarea automats, imagistica monocromatica si corectie intaririi de fascicu
mai buna (de exemplu, inflorit (blooming)).

In cele din urmi numirare de fotoni, la rate mai mari de numirare si cu 0 mare
rezolutie de energie vor fi exploatate pentru CT multi-energie cu doza eficienta

optima.
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