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Photon-counting CT: technické vyhody

Abstrakt

Pocitacova tomografia (CT) sa od svojho vzniku v 70. ro-
koch minulého storoc¢ia vyvinula na klIicova diagnostic-
ki zobrazovaciu metédu modernej mediciny. Pre Gspech
CT zobrazovania bol rozhodujtci technologicky pokrok,
ktory viedol k zlepSeniu obrazovej kvality, diagnostickej
hodnoty a znizovaniu radiacnej zat'aze. Nedavny vedecky
pokrok uviedol novl photon-counting detector (PCD)-CT
technolégiu do klinickej praxe. Tato technolégia méa po-
tencial prekonat’ niekol’ko nedostatkov a obmedzeni su-
casnych CT systémov. PCD-CT moéze podstatne zlepSit
a roz§irit’ pouzitelnost CT zobrazovania, ked’ze ponuka
zlepSené priestorové rozlisenie, znizenie elektronického
Sumu, zlepSenie kontrastu obrazu a tiez redukciu davky
pre pacienta. Naviac jeho integralnou schopnostou je po-
nuka spektralnych dat, ktoré umoziuju tvorbu virtualnych
monoenergetickych obrazov, virtualnych bez jédovych
obrazov a multi-materialovi dekompoziciu. V tejto praci
sme sa snazili zhrnat' technické vyhody PCD-CT, ako aj
zlepsSenia a nové moznosti, ktoré prvé klinicky schvalené
PCD-CT systémy prinaSaju.

Klacové slova: Photon-counting, pocitacova tomografia,
technické vyhody

Abstract

Since its inception in the seventies, computed tomography
(CT) has developed into a key diagnostic imaging modality
in modern medicine. Technological advancement, which
was crucial to the success of CT imaging, led to improve-
ments in image quality, diagnostic value and minimization
of radiation exposure. Recent scientific progress intro-
duced a novel technology into clinical practice — photon-
counting detector CT (PCD-CT). This technology has the
potential to overcome several limitations of contemporary
CT systems. PCD-CT can significantly improve and broad-
en the usability of CT imaging since it offers improved spa-
tial resolution, eliminates electronic noise, improves image
contrast, and reduces patient dose. Moreover, its inherent
ability to provide spectral information enables the creation
of virtual monoenergetic images, virtual non-contrast im-
ages and multi-material decomposition. In this work, we

focused on summarizing technical benefits of PCD-CT, as
well as improvements and new possibilities offered by the
first PCD-CT system approved for clinical use.
Keywords: computed tomography, photon-counting, tech-
nical benefits

Uvod

Pocitacova tomografia (CT) sa od svojho objavu v 70. ro-
koch minulého storocia stala kI'ic¢ovou diagnostickou zo-
brazovacou metédou modernej mediciny. CT zobrazovanie
zaznamenalo klinicky rozvoj, pre ktory bol rozhodujuci
technologicky pokrok v podobe zlepSenia obrazovej kva-
lity, diagnostickej hodnoty a znizovania radiac¢nej zataze
(1-4).

Detektor RTG ziarenia predstavuje hlavny komponent
CT systému, ktory kriticky ovplyviiuje kvalitu obrazu
a davkovu uc¢innost. Dizajn detektorov preto prirodzene
presiel radikalnymi transforméciami a vylepSeniami. V su-
Casnosti vacsina dostupnych CT systémov pouziva oproti
RTG lampe rotujtice polovodicové detektory, ktoré menia
rontgenové luce na elektrické signaly. Tieto detektory sa
v angli¢tine oznacuju ako detektory integrujuce energiu
(energy-integrating detectors — EID) vd’aka nepriamej kon-
verzii, ktora je zalozena na premene rontgenovych fotonov
v scintila¢nej vrstve na viditené svetlo. Svetlo je potom
detegované fotodiddou a konvertované na elektricky vy-
stupny signal, ktory je dumerny celkovej energii zazna-
menanej pocas urcitého intervalu detekcie (4-8). Ked'ze
element detektora integruje energiu zo vsetkych fotéonov,
vystupny elektricky signal neprendsa ziadnu informaciu
o energii jednotlivych foténov. Nakoniec sa generovany
signal pomocou analdégovej elektroniky zosiliuje (6,9).

Technické limitacie si¢asnych CT detektorov

Energy integrating detektory st aktualne Standardom v CT
pristrojoch a s velkym uspechom prispievaju k rychlej
a presnej diagnostike, vratane akitnej mediciny. Napriek
svojim znamym vyhodam EID maja urcité prirodzené ob-
medzenia, ktoré sumarizujeme v tejto kapitole. Po prvé,
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limitacia zmenSovania velkosti jednotlivych elemen-
tov sucasnych CT detektorov. Maximalne dosiahnutel-
né priestorové rozlisenie CT systému zavisi od velkosti
ohniska RTG lampy a od velkosti elementu detektora —
obe musia byt priblizne rovnaké. Priestorové rozliSenie
ako funkcia priestorovej frekvencie (v paroch Ciar na cm
— line pairs per cm) je charakterizované takzvanou modu-
lacnou prenosovou funkciou (modulation transfer function
— MTF), ktora ukazuje relativny kontrast, s ktorym su na
obrézku znézornené malé periodické Struktlry (obr. 4).
MTF mozno upravit vyberom rdéznych konvolu¢nych
kernelov, ale ani tak nie je mozné prekonat’ limit rozli-
Senia meracicho systému. Limit maximalneho rozliSenia
sa podl'a Nyquistovej teorémy dosiahne pri priestorovej
frekvencii 1/(2 x vel'kost’ pixelu). Preto d’alSie zlepSenie
priestorového rozlienia priamo zavisi od technologickych
moznosti zmensenia elementov detektora. To predstavuje
problém pre stcasné EID detektory, pretoze jednotlivé ele-
menty musia byt oddelené tenkymi prichradkami (septa-
mi), aby sa zabranilo chybnej registracii optického signalu
na scintilaénej vrstve. Pri pokra¢ujicom zmenSovani ele-
mentov zaberaju tieto izolacné septa stale vacsiu relativnu
plochu, ktora vSak neprispieva k tvorbe signalu, ¢o ma za
nasledok nizsiu davkovu ucinnost’ detektora (5,7,10). Po
druhé, problémom EID detektorov zostava elektronicky
Sum pochédzajlci z analégovych elektronickych obvodov.
V pripade vysokého toku fotonov na detektore je vplyv
elektronického Sumu na kvalitu obrazu zanedbatelny. Pri
nizkych az velmi nizkych davkach ziarenia je vsak po-
Cet detekovatelnych fotonov nizky a elektronicky Sum
sa moze prejavit, ¢o vedie k nizsej kvalite obrazu (6). Po
tretie, kazdy foton prispieva k celkovému vstupnému sig-
nalu detektora mnozstvom, ktoré je imerné jeho vlastnej
energii. Relativny prispevok vysokoenergetickych fotonov
k celkovému signalu je teda vy3Si ako od nizkoenergetic-
kych fotdonov. Toto podhodnotenie nizkoenergetickych fo-
tonov nie je idedlne, pretoze nizke kontrastné rozdiely su
najvyraznejsie prave pri nizkych RTG energiach. Tento jav
je viditeI'ny najma pri jodovom kontrastnom CT vySetre-
ni, kde pri podobne sytiacich sa Struktirach pozorujeme
suboptimalny kontrastny rozdiel (5,6).

Po stvrté, vacsina sti¢asnych $pickovych CT systémov
pontuka aplikacie zalozené na snimani s dvoma energiami
(dual energy — DE). DECT umoznuje funkéné zobrazova-
nie vyuzivanim rozdielov v utlme RTG ziarenia réznych
materialov pri réznych energiach (réznej tvrdosti) RTG
ziarenia (11,12).

DECT data mozno ziskavat’ pomocou roznych technik
napriklad pomocou dvoch RTG lamp (dual source - DS),
rychleho prepinania napétia (kV switching) a duélne vrs-
tvenych detektorov (dual layer — DL). Kazda z tychto
technologii ma vsak svoj Specificky stbor inherentnych
obmedzeni, ako je nedokonald priestorova alebo casova
registracia dvojic dat, obmedzenia velkosti zorného pola
(FOV), obmedzenia z hl'adiska vyberu napétia RTG lampy

a pouzitia modulacie pradu. Okrem toho, pre vaésinu tych-
to technoldgii su udaje DECT dostupné len vtedy, ak bol
pred ziskanim snimky vybraty $pecificky protokol (13).

Nedavny vedecky pokrok uviedol novu photon-coun-
ting detector (PCD)-CT technolégiu do klinickej praxe.
Tato technologia ma potencial prekonat’ viacero nedostat-
kov a obmedzeni sti¢asnych CT systémov popisanych vys-
Sie. V tomto prehlade chceme zhrnat' zakladné technické
vlastnosti, pociatocné sktisenosti s PCD-CT a prezentovat
vysledky prvych publikécii s prototypmi a klinickymi
PCD-CT systémami.

Photon-counting detektorové CT

Detaily o technickych principoch PCD-CT systémov boli
uz publikované vo viacerych prehl'adovych ¢lankoch (5—
7,10,14). Preto sa skor zameriame na zakladné Specifikacie
a prveé skusenosti s novou technoldgiou.

Princip Photon-counting detektorov

Zakladnym rozdielom medzi PCD a konvenénym EID je
mechanizmus konverzie dopadajiiceho rontgenového zia-
renia na elektrické impulzy. Pri EID je rontgenové ziarenie
najprv konvertované na vidite'né svetlo (pomocou scinti-
lacnej vrstvy), ktoré je nasledne registrované fotodiodou
(obr. 1). Namiesto toho PCD vyuziva polovodi¢ovy ma-
terial na baze teluridu kademnatého (CdTe), kryStalu kad-
mia, zinku a teldru (CZT) alebo kremiku na priamu kon-
verziu jednotlivych fotonov na elektrické impulzy. Kazdy
dopadajuci RTG fotdn vytvara vo vrstve polovodica oblak
kladnych a zapornych nébojov. Silné elektrické pole me-
dzi katédou na povrchu polovodica a pixelovymi anodami
na opacnej strane separuje a urychl'uje vzniknuté naboje.
Zaporne nabité elektrény sa pohybuju smerom k anédam
a vytvaraju elektricky signél, ktory je zaregistrovany pri-
pojenym elektronickym ¢itacim obvodom. Pri PCD sa teda
rontgenové fotony priamo premienaji na elektricky signal
a kazdy foton vedie k elektrickému impulzu, ktorého am-
plitdda je priamo Umerna jeho energii (obr. 2). PCD na-
sledne zrata pocet impulzov, aby stanovil mnozstvo ront-
genového ziarenia dopadajiceho na detektor, a impulzy
rozdeli podl'a ich amplitidy do niekol’kych preddefinova-
nych energetickych pasiem (angl. energy bins).
Detektorovy dizajn PCD, ktory sa spolieha na techno-
16giu priamej konverzie, prekonéava vyssie uvedené prob-
lémy EID. Po prvé, odstranenim scintilacného materialu
a nasledne aj opticky izola¢nych priehradiek (sept) mozu
byt detekéné prvky PCD ovel’a mensie, ¢o zlepSuje priesto-
rové rozlienie. Po druhé, prahovanim (thresholdom) pri-
chadzajucich fotonov podl'a ich energii mozno eliminovat
elektronicky Sum a naviac ziskavat’ spektralne informacie
(t. j. duélne alebo viacenergetické zobrazovanie) (obr. 3).
Po tretie, kvantova ucinnost’ detekcie (DQE) detektora na
pocitanie fotonov je priblizne konstantna pre rézne ener-
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gie RTG fotonov (5), preto nedochadza k podhodnoteniu
nizkoenergetickych RTG foténov ako pri EID, ¢o vedie
k zlepSeniu kontrast obrazu (5,6). Konstrukéne musi byt
hrubka polovodicovej vrstvy PCD dostatocna, aby posky-
tovala celkovi DQE podobnt1 ako pri EID. Pre CdTe alebo
CZT postacuju tenké vrstvy s hribkou asi 1,4-2mm kvoli
ich vysokému atomovému ¢islu. Kremik so svojim nizkym
atdmovym c¢islom a nizkou absorpcnou u¢innostou v ob-
lasti rontgenovej energie relevantnej pre medicinske CT
vyzaduje hrubé vrstvy >30mm (5,6). Konkrétne celkové
DQE vsak silne zavisi od konstrukcie detektora.

Vyvoj PCD-CT

Pocitacovy vykon

Pouzitie PCD sa donedavna obmedzovalo hlavne na zobra-
zovanie v nuklearnej medicine (NM), pretoze pocet gama
foténov v NM je ovel'a mensi ako pocet RTG fotonov v CT
zobrazovani (15). Konkrétne, PCD musi zaregistrovat
kazdy prichadzajuci rontgenovy foton predtym ako pride
dalsi. Ak to PCD nezvladne, dojde k tzv. nasyteniu, kde
fotony uz nemozno samostatne registrovat’ a pocet impul-
zov prestane byt imerny toku rontgenového Zziarenia, co
vedie k zhor$eniu kvality obrazu. DalSia vyzva sa tyka vza-
jomnej kontaminacie medzi prvkami detektora. Rontgeno-
v¢é fotdny dopadajuce na detektor blizko hranic elementov
detektora vytvaraju oblaky naboja, ktoré sa §iria a mozu
byt nespravne zaregistrované viac ako jednym elementom
detektora. To ma za nasledok stratu priestorového rozlise-
nia a spektralnej separacie. Tieto prekazky boli nedavno
prekonané implementéciou rychlejsej Citacej elektroniky,
menSich rozmerov pixelov, delenych elementov detektora
a optimalizovanych elektronickych obvodov, ktoré doka-
7u detegovat’ nespravnu registraciu fotonov. Tento pokrok
umoznil priemyselnt vyrobu PCD-CT systémov (5,6,10).

PCD-CT systémy

Séria prototypovych PCD-CT systémov umoznila predkli-
nicky vyskum tejto technoldgie a odstranovanie ich obme-
dzeni. Patria tu systémy spolo¢nosti Siemens Healthineers
Somatom Count (16-21), ktorého hlavné obmedzenia boli
malé z-pokrytie detektorov (8—16 mm v zavislosti od rezi-
mu snimania, a FOV len 27,5 cm a nemozZnost’ modulécie
prudu RTG lampy (pre porovnanie: bezny skener SOMA-
TOM Definition Flash ma z-pokrytie detektorov 38,4 mm
amaximalne FOV 50 cm (22)). Dalsim evoluénym krokom
bol jednozdrojovy CT systém Somatom Count Plus, ktory
ponukal 50cm FOV a 57,6 mm z-pokrytie, ako aj modula-
ciu pridu v uhlovom aj pozdiznom smere (23). Nedavno
bola prezentovana fantomova $tadia a predstaveny d’alsi
prototyp jednozdrojového CT skenera s PCD na baze kre-
mika (modifikacia komeréného Lightspeed VCT skenera,
GE Healthcare) (24) ako aj d’alsi pokrocily prototypovy
systtm PCD-CT zalozeny na detektore CZT (upraveny
skener Brilliance iCT, Philips Healthcare) (25,26). Tento

prototyp sa spolieha na jednovrstvové energeticky citlivé
PCD s hribkou 2mm CZT s piatimi adaptabilnymi ener-
getickymi prahmi nastavenymi na 30, 51 , 62, 72 a 81 keV
a velkost’ prvku detektora 0,27 x 0,27mm? v izocentre.
Pontka FOV 50cm a z-pokrytie 1,76cm (64 x 0,275 mm
v izocentre). Napitie RTG lampy je mozné nastavit’ na 80,
100, 120 alebo 140 kV a prad elektronky mozno modulo-
vat’ medzi 10 a 500 mAs. Systém ma ohnisko 0,6 X 0,7 mm
a Cas rotacie 0,33—-1s (25,27).

Podrobny popis prvého schvaleného systému PCD-CT
na klinické pouzitie (NAEOTOM Alpha; schvalenie Sie-
mens Healthineers/FDA 30. septembra 2021) bol publiko-
vany nedavno (8).

Skener NAEOTOM Alpha je od februara 2022 insta-
lovany aj na Slovensku (Klinika ORBIS, JESSENIUS —
diagnostické centrum a. s., Nitra, obr. 5).

Tento skener pouziva DS geometriu s minimalnym
Casom rotacie gantry 0,25sekundy a Casovym rozliSe-
nim 66ms. Systém vyuziva dve PCD sustavy detektorov
s 1,6 mm hrubou vrstvou CdTe. Kazdy element detekto-
ra ma rozmer 0,151 x 0,176 mm? Pixely detektora moz-
no citat’ bud’ nezavisle, ¢o umoznuje zobrazovanie UHR
s 24mm pokrytim z-rozmeru (120 x 0,2mm v izocentre)
alebo ich mozno zlucit' do skupin s rozmerom 2 x 2 pi-
xely (vysledna velkost pixelov 0,302 x 0,352mm?) pre
Standardné zobrazovanie s pokrytim z-rozmeru 57,6 mm
(144 x 0,4mm v izocentre). Porovnanie rozliSenia tychto
rezimov v zmysle ich MTF je na obr. 4. Skenovania v spek-
tralnom rezime vyuzivaju prahové hodnoty energie, ktoré
su pre dané napédtie RTG lampy pevné (napr. 20/35/65/70
keV pri napéti 120 kV) a pontkaju uplné spektralne obra-
zové informacie. Systém je vybaveny dvomi RTG lampa-
mi Vectron, kazda s vykonom 120 kW. Napétie RTG lamp
je mozné nastavit' na 70 kV, 90 kV, 100 kV (s cinovym
filtrom), 120 kV a 140 kV (bez cinového filtra aj s nim).
Pre zosuladenie s priestorovym rozlisenim detektora, RTG
lampy Vectron ponukaji niekol’ko ohniskovych bodov
s rozmermi az do 0,4mm x 0,4mm? (0,181 x 0,181 mm?
v izocentre) pre skenovanie UHR.

Snimky je mozné rekonstruovat’ s rozsahom hrubok
rezov uz od 0,2 mm v zavislosti od protokolu a s r6znymi
vel'kostami matice (512 x 512, 768 x 768, 1024 x 1024)
(8,23,28). Na rekonstrukciu snimok je mozné pouzit' bud’
filtrovanu spatnu projekciu (FBP, filtered back-projection),
alebo novo vyvinuty iterativny algoritmus Quantum Iterati-
ve Reconstruction (QIR), ktory je vhodny na rekonstrukciu
spektralnych dat (29). Rovnako ako u predchadzajucich IR
algoritmov, vyssie urovne sily vedt k nizSej trovni Sumu
(28,29). Reprezentativny priklad ilustrujuci vykon nového
IR algoritmu je uvedeny na obrazku 6.

Technické benefity PCD-CT délezité pre klinicka prax

ZlepSené priestorové rozliSenie bez zvySenej davky
PCD vd’aka nepritomnosti optickych sept a vd’aka pouzitiu
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delenych detektorov umoznuje davkovo efektivne UHR
zobrazovanie. Viaceré technologické pristupy v minulosti
umoziovali zobrazovanie UHR pomocou EID-CT vratane
pouzitia ve'mi malych velkosti elementov detektora alebo
implementaciou hrebenovych filtrov na zmensenie efek-
tivnej plochy (apertury) detektora v smere z-osi a/alebo
v rovine X,y. V8etky tieto pristupy vSak boli spojené s vy-
robnymi tazkostami alebo znizenou u¢innostou davky az
050 % (28,30,31).

Detektorovy dizajn stcasnych PCD-CT systémov
umoznuje limitné 125 um (4,00 Ip/mm) (NAEOTOM Al-
pha, Siemens Healthineers) (8) az 178 um (2,81 lp/mm)
(prototyp Philips Healthcare) in-plane priestorové rozlise-
nie (25,26). Limitné priestorové rozliSenie je definované
ako priestorova frekvencia pri 0% MTF pre kernel s naj-
ostrejSou konvollciou dostupnou v CT systéme. Pre po-
rovnanie, limitné priestorové rozliSenie porovnatelného
EID systému (SOMATOM Force, Siemens Healthineers)
je 240 um (2,08 Ip/mm). Porovnanie rozlisenia PCD a EID
v UHR rezime je na obr. 7.

Leng a kol. (6,16) porovnali priestorové rozliSenie
PCD-CT (SOMATOM Count) pri UHR (0,25 x 0,25 mm?)
a $tandardnom (0,5 x 0,5 mm?) (MACRO) moéde. Pri pou-
ziti najostrejsieho dostupného konvolu¢ného kernelu popi-
sali 87 % zlepSenie priestorového rozlisenia (10 % MTF).
Klein a kol. (19) a Pourmorteza a kol. (32) potvrdili, Ze
rezim UHR dosahuje nizsie hladiny Sumu ako $tandardny
(MACRO) rezim pri porovnatelnom priestorovom rozli-
Seni, pretoze nedochadza k spajaniu buniek detektora. To
eSte viac zdorazinuje vysoku davkova Géinnost’ rezimu
PCD-CT UHR.

Leng a kol. (16,33) a Zhou a kol. (34) pomocou $pe-
cialnych fantdémovych experimentov, kadaverdéznych a pa-
cientskych skenov preukazali, ze rezim UHR PCD-CT
prekonava rezim UHR EID-CT s hrebenovym filtrom pri
pouziti porovnatel'nych parametrov zobrazovania a rekon-
Strukcie. Posledna Studia dokonca preukazala o 40 % nizsi
Sum pri zobrazovani temporélnej kosti na bdze PCD-CT
UHR v porovnani so zobrazovanim UHR EID-CT s hrebe-
novym filtrom pri zodpovedajucich davkach Ziarenia a re-
konstrukénych parametroch (34).

Z naSej skusenosti Standardné in-plane priestorové roz-
lisenie PCD-CT 0,4x0,4mm bohato postacuje pre rutinné
protokoly, ako aj pre vacsinu pokro€ilych aplikacii v kli-
nickej praxi.

ZlepSenie kontrastu a charakteristik Sumu.

Kracovymi vlastnostami PCD-CT systémov su zlepSeny
pomer kontrast / Sum (CNR) a d’al$ie zlepSené charakte-
ristiky Sumu. Tie st désledkom faktorov, ako je nepritom-
nost’ elektronického Sumu alebo rovnaké vazenie vset-
kych RTG fotonov (ziadne podvazenie fotonov s nizkou
energiou). Tieto vyhody umoziuju znizenie davky Ziare-
nia a mnozstva aplikovanej kontrastnej latky v klinickej
praxi (29). Liu a kol. (35) kvantifikovali schopnost’ prvé-

ho klinického systému PCD-CT eliminovat’ elektronicky
Sum pozadia, pricom dosiahli priemerné znizenie Sumu
az 0 74 % v porovnani s tretou generaciou (t. j. najnovsia
generacia) dual-source EID-CT systému pri Grovni davky
ziarenia 0,4 mGy CTDIvol. Rajagopal a kol. (36) sku-
mali pouzitie prototypu PCD-CT systému na fantdme
pre nizkodavkové CT zobrazovanie brucha a zistili, Ze
pre obe PCD-CT aj EID-CT priestorové rozliSenie ne-
bolo ovplyvnené davkou, zatial' co PCD-CT dosiahlo
22-24 %zlepSenie Sumu v ramci Styroch Grovni davok
ziarenia v rozmedzi od 1,7 do 6 mGy CTDIvol. V d6-
sledku toho by sa tento zlepSeny vykon mohol premenit’
na 29-41 %zlepsenie CNR a 20-36 % zlepsenie indexu
detekovatelnosti. Gutjahr a kol.(22) ukazali, ze CNR
jodu sa zlepsilo o 11-38 % pre prototyp PCD-CT systé-
mu v porovnani s EID-CT pri zodpovedajicom skenovani
a nastaveni napidtia RTG lampy 80—-140 kV. Toto d’alej
potvrdili aj Sawall et al, (37) ktori ukazali, Ze s prototy-
pom PCD-CT by sa CNR normalizovana na davku jodu
mohla zlepsit' az o 37 % v porovnani s EID-CT, ¢o by
potencialne umoznilo znizenie davky ziarenia az o 46 %.

Prirodzené spektralne moznosti PCD-CT

Jedine¢nou vlastnostou PCD-CT je jeho schopnost posky-
tovat’ spektralne informacie z kazdého skenu vd’aka tomu,
ze detektor je schopny pocitat’ a charakterizovat jednotlivé
fotony podl'a ich energie. Na rozdiel od toho vdc§ina sys-
témov EID-CT vyZaduje, aby si pouzivatel’ pred skenova-
nim vybral medzi rezimom skenovania s jednou energiou
alebo dual-energy médom. Prvy klinicky systém PCD-CT
ma prirodzené spektralne schopnosti vd’aka PCD detek-
torom s dobou rotacie 0,25 s umoznuju multienergetické
zobrazovanie s Casovym (temporalnym) rozlisenim 66 ms
a zobrazovanie s vysokymi hodnotami Spiralového rozo-
stupu (pitch factor) az do 3,2. Spektralna informaécia je za-
chovana aj pri implementacii EKG trigrovaného high-pitch
modu na zobrazenie srdca a dokonca umoznuje znizenie
davky ziarenia az o faktor 2 v porovnani s inymi techni-
kami skenovania dual source CT, ako su sekvenéné EKG
trigrované “step and shoot” a EKG trigrované $piralové
RTG pulzované techniky (8,38,39)

Pri zobrazovani srdca predstavuje zatial kombinacia
spektralneho zaznamu v kombinacii s EKG-trigrovanym
UHR zobrazenim velkt vyzvu kvoli potrebe rychleho
spracovania obrovského mnozstva obrazovych informacii.
Momentalne na prvom klinickom DS PCD-CT systéme
nie st zatial’ dostupné spektralne obrazové informécie pre
tento zobrazovaci rezim. Dodato¢né aktualizacie softvéru
a hardvéru skenera by vSak mali problém v blizkej budtc-
nosti vyriesit’.

Spektralne moznosti PCD-CT umoznuju uzivatel'ovi
rekonstruovat’ jodové mapy, virtualne nekontrastné (VNC)
a virtudlne monoenergetické obrazy (VMI) z kazdej ak-
vizicie (pri Standardnych napéatiach 120 kV a 140 kV; pri
ostatnych napétiach st spektralne rekonstrukcie limitované
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na VMI s rozsahom keV trovni podl'a daného napétia RTG
lampy).

Jodové mapy a virtualne nekontrastné obrazy (VNC)

Ziskanim informacii o jednotlivych charakteristikach ab-
sorbcie pomocou dual-energy CT skenerov je mozné od-
separovat’ jednotlivé materialy v obraze, napr. jod a zis-
kat’ takto napriklad joédovu mapu. Ta moze byt nasledne
odpocitana od postkontrastnych (contrast-enhanced) CT
obrazov v ramci post-processingu, ¢o vedie k vytvoreniu
virtualnych nekontrastnych obrazov (VNC) (40). Viaceré
klinické Stadie dokazali, Ze obrazy VNC ziskané pomo-
cou spektralnych CT st diagnosticky spol'ahlivé (41-44)
a zda sa, ze VNC obrazy by mohli v budicnosti potencial-
ne nahradit’ nativne obrazy pri multifazickom zobrazovani
(41,45), ¢o znamena d’al$iu Gsporu kumulativnej radia¢nej
davky pre pacienta.

Rovnako ako pri dual-energy CT aj pomocou PCD-CT
systémov je mozné jod a iné kontrastné latky selektivne
identifikovat’ a odstranit’ z postkontrastnych snimok a vd’a-
ka zlepSenej spektralnej separacii vytvarat’ realistickejSie
VNC obrazy (7,46). Rajendran a kol. (8), Sartoretti a kol.
(47) a Niehoff a kol. (48) demonstrovali vysoka kvantita-
tivnu presnost’ rekonstrukcii jodovych map a VNC obra-
zov, pricom VNC vykazovali priemerné absolutne chyby
4 HU a jodové mapy vykazovali pre koncentracie jodu
strednt kvadratickt odchylku 0,5 mg/cm®. Priklad jédovej
mapy a VNC obrazu z nasho pracoviska je na obr. 8.

Virtualne monoenergetické obrazy (VMI)

Viacer¢ stadie preukazali, ze kvalitu dual-energy CT obra-
zu mozno podstatne zlep$it' pomocou postprocessingu vir-
tualneho monoenergetického zobrazovania (VMI)(49,50).
VMI tiez umoznuje optimalizaciu protokolov skenovania
znizenim potrebného mnozstva kontrastnej latky alebo
davky ziarenia. Okrem toho sa ukézalo, ze zlepSenie CNR
pri postkontrastnych VMI rekonStrukcidch sa premieta
do zvySenej diagnostickej vykonnosti pri onkologickych
a vaskularnych vysetreniach pomocou dual-energy CT
(50-52).

Pri klinickom pouzivani DECT skenera sa obrazové in-
formacie podobné beznym CT s jednou energiou ziskavaji
najprv oddelene pomocou poly-energetického rontgenové-
ho spektra, a teda pozostavaju z Gdajov s vysokym a niz-
kym kVp. Tie sa neskor zmieSavaju v uritom pomere, ke-
d’Ze hlavny ciel DECT post-processingovych algoritmov je
spojit’ zvyseny jodovy atlm spektra pri nizkom kVp s niz-
§im obrazovym Sumom spektra pri vysokom kVp. Takto sa
dosiahne obraz s vysokym kontrastom a nizkym Sumom
obrazu (53). Na rozdiel od konven¢nej zmieSavacie tech-
niky (54,55) VMI umoziuje rekonstrukciu suborov tidajov
DECT na zvolenej hypotetickej energetickej trovni, ktora
by bola vysledkom akvizicie skutoénym monoenergetic-

kym rontgenovym lucom (56,57). V zavislosti od systému
DECT moze byt takyto VMI generované bud’ v projekc-
nej doméne (napr. DECT s rychlym prepinanim kVp) ale-
bo v obrazovej doméne (napr. dvojzdrojova DECT) (58).
Zé&kladny princip VMI sa spolieha na materialovd dekom-
poziciu pomocou DECT. Hoci klinické systémy DECT
st dostupné pre klinicku rutinu len posledné desatrocie,
uz pred niekol'kymi desatro¢iami bolo preukdzané, ze je
mozné obrazy syntetizovat’ pri roznych energiach mono-
chromatického rontgenového Iu¢a pomocou ziskanych su-
borov udajov DECT (59). DECT umoziuje kvantifikovat’
dva zakladné materidly pomocou nezavislych merani, ¢o
umoziuje rekonstrukciu pomeru celkovej hmotnosti kaz-
dého materialu v kazdom voxeli. Vd’aka tymto informaci-
am $pecifickym pre dany material mozno hustotu kazdého
voxelu extrapolovat’ zo stboru udajov DECT na uréitu
energeticku troven v rozsahu 40-140 kiloelektronvoltov
(keV). Treba spomentit, ze podobne ako rozdiely v akvi-
zi¢nych protokoloch a inych technikach postprocessingu
(napr. iterativna rekonstrukcia), rekonstrukcie VMI mozu
viest’ k podstatnej zmene hodndt Gtlmu v obraze (zmena
HU hodnét) (60,61). Tento fakt je potrebné zohl'adnit’ pri
interpretacii radiolégom. Zaroven to otvara potencialne
nové diagnostické moznosti (62). Priklad VMI ziskanych
z abdominalneho PCD-CT je na obr. 9.

Materialova dekompozicia

KedZe PCD-CT dokaze identifikovat’ absorpénti vlastnost’
tkaniva v stanovenom rozsahu energetického spektra a zis-
kat viac informacii o Gtlme pre klasifikaciu a kvantifikaciu
materialov, je mozné potencialne dosiahnut’ zlepSenie ma-
terialovej dekompozicie pomocou CT zobrazovania. Ke-
d’Ze technicky je pri PCD-CT mozné vyber energetickych
prahov prispdsobit’ a optimalizovat’ spektralnemu sprava-
niu réznych materialov, je mozné pomocou réznych kon-
trastnych latok vratane jédu, gadolinia a experimentalnych
kontrastnych latok, ako je bizmut, volfram, holmium, tan-
tal alebo hafnium (63—65) ziskavat’ separované distribuc-
né mapy tychto materialov. Okrem toho, mozno PCD-CT
teoreticky vyuzit' aj na vylepSené simultanne zobrazova-
nie pomocou duélnych kontrastnych latok, ako sa ukézalo
v experimentalnych studiach (66-70), kvantifikaciu tukov
(71) alebo na d’al$ie znizenie zat'azenia kovovymi artefakt-
mi (72-74).

Nedavno sme publikovali porovnavaciu Stadiu z n&sho
pracoviska (PCD-CT, SECT, DECT, MRI a MRS), ktora
preukazala schopnost’ PCD-CT na stanovovanie tukov aj
v pritomnosti zeleza (75).

Aj ked’ su tieto aplikacie stale v predklinickej faze tes-
tovania, PCD-CT otvara cely rad novych prilezitosti, ktoré

.....

brazovania.
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Zhrnutie

V tomto prehl'ade sme sa zamerali na zhrnutie zakladnych
technickych principov a vyhod PCD-CT. Sucasné moz-
nosti PCD-CT uz teraz zlepsuju diagnostické schopnosti,
predpokladame tiez d’alsi vyvoj v oblasti spektralneho zo-
brazovania, rozvoj spektralne optimalizovanych kontrast-
nych médii v kombindcii s adaptabilnym energetickym
»threshold“ zobrazovanim, ktoré v buddcnosti pravdepo-
dobne vstlpia do klinického CT zobrazovania.
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Obrazova priloha

Obr. 1. Schéma fungovania EID. TiO2, oxid titani-
¢ity; GOS, gadolinium-oxysulfid.

Fig. 1. Operation of an EID. TiO2, titanium dioxi-
de; GOS, gadolinium-oxysulfide.

Obr. 2. Schéma fungovania PCD. Dopadajuce RTG fotony (vInité Sipky) spdsobia v polovodiovej vrstve separaciu naboja (zaporne nabité elektrony
— zelenou, kladne nabité elektronové diery — oranzovou). Elektrony st pritahované k pixelovym anddam, kde vytvaraju elektricky impulz. Mnozstvo
uvolnenych elektronov a teda aj amplitida impulzu zavisi od energie dopadajuceho foténu. CdTe, telurid kademnaty.

Fig. 2. Operation of a PCD. Incident x-ray photons induce a charge separation in the semiconductor (negatively charged electrons — green — and po-
sittively charged holes — orange). The electrons are pulled towards pixelated anodes using a high voltage electric field. There, they produce an electric
impulse. The amount of electrons ejected — and in turn the pulse amplitude — depend on the energy of the incident photon. CdTe, cadmium teluride.

Obr. 3. Princip eliminacie elektronického Sumu a spektralnej separéacie
u PCD. Zapoc¢itané su iba impulzy s amplitidou vacSou nez hladina TO
(farebn¢ piky). Signal s mensou amplitidou (Seda krivka) je automatic-
ky odfiltrovany ako Sum. Prerusované farebné ¢éiary oznacené TO — T3
znazornuju prahy jednotlivych energetickych pasiem (angl. bins). PCD,
photon-counting detektor; ns, nanosekunda; keV, kiloelektronvolt.

Fig. 3. Elimination of electronic noise and spectral separation in a PCD.
Only pulses with an amplitude higher than the TO threshold are counted
(colored peaks). Any signal with a lower amplitude (grey curve) is auto-
matically filtered out as noise. Dashed lines denoted TO — T3 represent
thresholds of the respective energy bins. PCD, photon-counting detector;
ns, nanosecond; keV, kiloelectronvolt.
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Obr. 4. Porovnanie priestorového rozlisenia v §tandardnom a UHR méde
(NAEOTOM Alpha, Siemens Healthineers). V standardnom mode (koli-
macia 144 x 0,4 mm, hribka rezu 0,4 mm, kernel Br40) dosahuje priesto-
rové rozlisenie (10% MTF) hodnotu 6,4 LP/cm, zatial’ ¢o v UHR rezime
(kolimacia 120 x 0,2 mm, hrubka rezu 0,2 mm, kernel Br72) je mozné
dosiahnut’ rozlisenie az ~ 20 LP/cm. MTF, modulac¢na prenosova funkcia;
LP, ¢iarové pary. Data: JESSENIUS — diagnostické centrum a. s.

Fig. 4. A comparison of spatial resolution in the standard and UHR mo-
des (NAEOTOM Alpha, Siemens Healthinners). Spatial resolution (10%
MTF) in the standard mode (144 x 0.4 mm collimation, 0.4 mm slice
thickness, kernel Br40) reaches 6.4 LP/cm while in UHR mode (120 x 0.2
mm collimation, 0.2 slice thickness, kernel Br72), it is possible to achieve
a resolution of ~ 20 LP/cm. MTF, modulation transfer function; LP, line
pairs. Data source: JESSENIUS — diagnosticke centrum a. s.

Obr. 5. Porovnanie filtrovanej spitnej projekcie (FBP) a novej iterativnej rekonstrukénej metddy (Quantum Iterative Reconstruction, QIR) na datach
ziskanych pomocou klinického PCD-CT (NAEOTOM Alpha, Siemens Healthineers). S rastucou QIR troviou rastie aj pomer signal/Sum, pri¢om osta-
va zachovany kontrast a jemné detaily obrazu. Snimky: JESSENIUS — diagnostické centrum a. s.

Fig. 5. A comparison of filtered back-projection (FBP) and a novel iterative reconstruction method (Quantum Iterative Reconstruction, QIR, Siemens
Healthineers) on data acquired with a clinical PCD-CT (NAEOTOM Alpha, Siemens Healthineers). Signal-to-noise ratio increases with increasing QIR
strength, while the contrast of the image and fine details are retained. Image source: JESSENIUS — diagnosticke centrum a. s.
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Obr. 6. Prvy PCD-CT skener schvaleny pre pouzi-
tie v klinickej praxi (NAEOTOM Alpha, Siemens
Healthineers). Snimka: JESSENIUS - diagnostic-
ké centruma. s.

Fig. 6. The first PCD-CT system approved for
clinical use (NAEOTOM Alpha, Siemens Healthi-
neers). Image source: JESSENIUS — diagnosticke
centrum a. s.

Obr. 7. PCD-CT umoziuje lepSie zobrazenie stredného a vnatorného ucha. Drobné anatomické Struktiry stredného a vnatorného ucha (horny rad:
stapes, dolny rad: cochlea): Nal'avo su snimky ziskané pomocou konvenéného CT; vpravo pomocou PCD-CT. Zdroj: Dr. A. Persson, Linképingska
Univerzita, Svédsko

Fig. 7. Improved visualization of the middle and inner ear enabled with photon-counting CT. Tiny anatomical structures of the middle and inner ear
(upper row: stapes, lower row: cochlea): On the left, an image acquired with conventional CT technology; on the right, with a photon-counting CT.
Source: Courtesy of Dr. A. Persson, Linkping University, Sweden.
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Obr. 8. Priklad jodovej mapy a virtualneho nekontrastného obrazu (VNC) pri abdominalnom PCD-CT vysetreni NAEOTOM Alpha, Siemens Healthi-
neers). Snimky: JESSENIUS — diagnostické centrum a. s.

Fig. 8. Example of an iodine map and a virtual non-contrast image (VNC) in an abdominal PCD-CT scan (NAEOTOM Alpha, Siemens Healthineers).
Image source: JESSENIUS — diagnosticke centrum a. s.

Obr. 9. Virtualne monoenergetické snimky (VMI) rekonstruované z rovnakych dat ako pri obr. 8. keV, kiloelektronvolt. Snimky: JESSENIUS — diag-
nostické centrum a. s.

Fig. 9. Virtual monoenergetic images (VMI) reconstructed from the same data as in Fig. 8. keV, kiloelectronvolt. Image source: JESSENIUS — diag-
nosticke centrum a. s.



