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UvoD

Obezita se s prelomem tisicileti stala, v disledku Zivotnich podminek a zivotniho stylu
populace, nej¢astéjsi metabolickou chorobou dosahujici az charakteristik pandemie. (Hainer,
2021, s. 1,19). Z nedavnych statistik je ovSem ziejmé, Ze nadvaha i obezita pokracuji ve svém
neutuchajicim rastu. Pocet lidi s nadvahou dosahuje vice nez 2 miliard, coz je asi 30 % svétové
populace. (Caballero, 2019, s. 4)

V oblasti vypocetni tomografie doslo k velkému narastu poc¢tu CT piistroju, a z toho
plynoucimu i poétu vykontl. V Ceské republice byl prvni CT pfistroj instalovan v roce 1978
a od té doby doslo k narGstu ptistroji az na piiblizné 176. S tim se ruku v ruce poji i nartst
poétu vykond, kterych se napiiklad vroce 2021 provedlo vice jak 1,2 milionu. (Ustav
zdravotnickych informaci a statistiky CR)

Obezita ovliviiuje zdravotni péci v riiznych smérech a jednim z nich je i radiodiagnostika.
CT vysetteni bariatrickych pacientt jsou Castéj$i nez v minulosti. S nartistem poctu obéznich
pacientd naristaji i technické pozadavky pro jejich vySetfovani, jelikoz nadprimérna hmotnost
téchto pacientit ma vliv na prabéh 1 vysledek CT vySetteni. Obezita omezuje schopnost pacientti
vejit se na stavajici zobrazovaci zatizeni a schopnost pofizovat a adekvatné interpretovat
snimky. Mimo jiné byva pro ziskani kvalitnich snimki u obéznich pacientti vyzadovana daleko
vyssi davka zafeni oproti neobéznim pacientim.

Tato prace je zaméfend na CT vySetieni, U Kterych obezita ma zasadni vliv na kvalitu CT
obrazi. Kvalita obrazu byva zhorSena pfevazné velkym mnozstvim Sumu ¢i artefakty.
V nékterych ptipadech mize dojit az k takovému zhorSeni kvality obrazu, kdy CT vysetteni
ztraci diagnostickou vytéZnost. Optimalizace se provadi za ucelem poskytnuti dostatecné
kvality obrazu ke stanoveni diagndzy pii co nejmensi davce zafeni. Optimalizace mize byt
provadéna riznym nastavenim akvizi¢nich parametrii, at’ uz zvySenim ¢i snizenim kV,
prodlouzenim doby rotace, vyuzitim automatické modulace proudu, ¢i dual energy skenerti

s cinovou filtraci apod.
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2 Vypocetni tomografie

Vypocetni tomografie (CT) brzy po objeveni koncem sedmdeséatych let 20. stoleti ovladla
radiologii. Prvni klinicky dostupny CT pfistroj byl instalovan v roce 1971 v Atkinson — Morley
Hospital. Snimky byly zhotoveny za ¢tyfi a ptil minuty a ptistroj mohl snimat pouze mozek.
V tijnu 1971 byl vysetfen prvni pacient, ktery mél velkou mozkovou 1ézi. Patologie byla
na snimku viditelnd. Koncem roku 1973 byl uveden na trh prvni komer¢ni skener EMI CT
1000, jehoz doba snimani byla snizena na 20 s, pii poctu 30 detektor, coz umoznilo
rekonstrukci obrazu s rozliSenim 320 x 320 pixeld. (Hsieh, 2009, s. 10) (Svitilova, 2022)

Prvni CT pristroj v Ceské republice byl instalovan vroce 1978 v Hradci Kréalové.
Od té doby u nas pocet CT piistroji vyznamné rostl, obzvlasté mezi lety 1991-1992, kdy
se mnozstvi CT pfistrojit meziro¢né vice nez zdvojndsobilo z 22 na 48. Na pielomu tisicileti
bylo v CR jiz okolo sta CT piistroji. Nyni se poéet vypodetnich tomografii v Ceské republice
pohybuje okolo 176 piistrojii. (Ustav zdravotnickych informaci a statistiky CR)
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Obréazek 1 Graf vyvoje poctu CT pristrojii v CR
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Obréazek 2 Graf vyvoje poctu provedenych CT vykonii v tisicich
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S néarastem poctu CT pristroji dochazi i k narastu poctu provedenych vykont (Error!
Reference source not found.). Spolu s faktem, Ze v populaci pfibyva obéznich jedinct, jsou kladeny
vy$s§i naroky na optimalizaci vySetfovacich protokold i pro obézni pacienty, obzvlasté za
ucelem zvySeni kvality obrazu a snizeni pacientské davky.

CT méa celé spektrum vyuziti v diagnostice, vyznamné piispiva i k terapeutickym
vykoniim. Tato radiologicka vysetfovaci metoda umoziuje zobrazit vnitini organy pomoci
rentgenového zafeni. Jedna se o dynamickou metodu umoziujici provadét virtualni 3D nebo
dynamické 4D vySetfeni napt. v kardiovaskularni diagnostice. (Seidl, 2012, s. 44) (Vomacka,
2015, s. 42)

2.1 Konstrukce CT

Vypocetni tomografie je zobrazovaci metoda, ktera vyuziva digitdlni zpracovani dat
ziskanych priuchodem rentgenového zafeni v mnoha projekcich vysetiované vrstvy. Zakladni
princip vypocetni tomografie je, obdobné jako pii konventnim snimkovani, zalozen
na zeslabovani svazku RTG zafeni béhem prichodu vySetfovanym objektem. VysSetfeni
je slozeno z velkého mnozstvi sousednich vrstev — skenti $ite 0,5 - 5 mm. Svazek RTG zateni
se vycloni do tvaru véjite. Zeslabeny svazek zateni, které proslo télem pacienta, dopada
na detektory, které jsou uloZené v kruhové vyseci naproti rentgence. V detektorech je zafeni
pievedeno na elektricky signal, jenz se odesila ke zpracovani do vykonného pocitace. Detektory
s rentgenkou se béhem expozice oto¢i kolem pacienta o 360°. Doba jedné rotace systému kolem
pacienta je 0,28 - 2 s. (Hefman, 2014, s. 21-22) (Vomacka, 2015, s. 42)

Nezbytné soucasti kazdého CT pfistroje jsou vySetiovaci tunel (gantry), v némz
je uloZena rentgenka a soustava detektoru rotujicich kolem pacienta, dale pak vySetfovaci stul
s posuvnym mechanismem. Na pracovisti se nachazi také tlakovy injektor pro aplikaci

kontrastni latky, anesteziologicky ptistroj ¢i EKG. (Vomacka, 2015, s. 43)

2.2 Princip vzniku obrazu

Obraz vypocetni tomografii vznika rekonstrukci dat, kterd jsou métena jako ubytek zareni
pohlceny prostfedim mezi rentgenkou a detektorem. Mnohonasobnou projekei se pak ziskaji
data o zeslabeni zafeni v tk&ni a jejich prostorové rozlozeni. Za pomoci superpozice, kdy jsou
jednotliva data o zeslabeni z daného hlu zpétné projektovana do obrazu a sitdny na sebe
a vypoctu zalozeném na Fourierové transformaci, dojde k vyhodnoceni celkové miry zeslabeni
zafeni v jednotlivych bodech prostoru. Tento proces je znam jako Filtrovana zpétna projekce
(viz. str. 15). Dojde k vytvofeni matice bodt — pixeld, které ve skutecnosti odpovidaji hranolim,

s vyskou odpovidajici kolimaci — jedna se o voxely. Dany voxel ma ur¢itou hodnotu, ktera
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je ¢iselnym popisem toho, jak relativné k vod¢ dany material zeslabuje rtg zateni. (Ferda, 2002,
s. 13)

U nynéjsich pfistroji jsou detektory koncipovany tak, ze obsahuji vétsi mnozstvi fad
uz$ich detektorti umisténych vedle sebe. U Multidetektorovych CT (MDCT) pfistroju je béhem
jedné rotace zhotoveno od 4 do nékolika stovek tenkych vrstev, tim je umoznéno skenovani
vétsiho objemu najednou. Ziskané obrazy vrstev byvaji tvofeny matici bodd obvykle v poctu
512 x 512. (Hefman, 2014, s. 22) (Ferda, 2002, s. 13)

CT vyjadiuje matematicky v hodnotach denzity intenzitu absorpce RTG zateni. Denzita,
neboli mira absorpce je vyjadiena v Housfieldovych jednotkach — HU. V z&kladu je 12 bitova
hloubka na obrazova data se $kalou rtiznych tkani a organi v rozmezi od -1000HU do +3096,
lze pouzit i $irsi skalu CT ¢isel az do +31768 HU. Rozlozeni HU skaly vychazi ze dvou bodd,
kde hodnota — 1000HU odpovida denzité vzduchu, hodnota 0 pak nalezi vod¢. (Hefman, 2014,
s. 22)

.
CT &islo (HU) = Hx— Hvoda 1400

Hyoda

Ux — koeficient zeslabeni vySetfované tkané

Lidské oko ovSem rozezna pouze nékolik desitek odstint Sedi, z toho divodu je nutné
pracovat s jistou Sifi denzit a jejich stiedem — princip oknéni. Vybere se stied okna C podle
oblasti zajmu a Sife okna W urcujici denzitni rozmezi struktur, které chceme zobrazit. Diky
tomu je mozné zviditelnit jednotlivé tkanové struktury o rozdilné denzité. Pro jednotliva

vySetieni pouzivame rozdilna okna. (Ferda, 2002, s. 13) (Vomacka, 2015, s. 42)

2.3 Priprava pacienta a provedeni vySetieni

Pied vySetienim kontrastni latkou jsou pacienti nuceni dodrzet jistou piipravu, kdy laéni
minimalné¢ 4-6 hodin pfed vySetfenim. Lékat ¢i radiologicky asistent odebere pacientovi
alergickou anamneézu, piipadné zjisti ptitomnost dalSich zavaznych onemocnéni. Je nutné zjistit
pacientovu kvalitu rendlnich funkci a hodnotu kreatininu. U pacient s pozitivni alergickou
anamnézou je provedena adekvatni premedikace (Prednison, Hydrocortison, apod.), piipadné
se vlastni vySetfeni provadi za pfitomnosti anesteziologa. Ten byva pfitomen i u vySetieni déti,
které byvaji ¢asto neklidné a nespolupracujici. V téchto pfipadech byva pouzita analgosedace,
nebo celkova anestezie. Kontraindikaci k podani kontrastni latky je zavazna alergoidni reakce
pfi pfedchozim podani kontrastni latky, tézké poruchy jater a ledvin — kreatinin nad 300 pmol/l,

mnohocetny myelom, thyreotoxikdza a lécba radioizotopy jodu — kontrastni latka nemtze byt
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podéna 2 mésice pted lécbou, nebo vySetfenim §titné zlazy. U téchto pfipadi se zvazuje
provedeni jiného typu vySetieni, nebo lze podat alternativni kontrastni latku pt. CO2 — ovSem
nelze intravendzné. Nedilnou soucasti piipravy k vySetfeni je vyplnéni informovaného
souhlasu, kterym pacient provede souhlas s provadénym vySettenim. (Peterova, 2010, s. 91)
(Vomacka, 2015, s. 44)

Kontrastni latky mohou byt aplikovany nékolika zpusoby. Intravendéznim podanim
dochazi ke zvyseni kontrastu ve tkanich a jejich rozliSeni. Lépe byvaji identifikovatelné zanéty,
expanze a dalsi. Perordlnim podanim vétSitho mnozstvi nafedéné kontrastni latky nebo CT
baryové suspenze piispé&jeme k lepsi diagnostice traviciho traktu. Méné Casto se kontrastni
davka aplikuje také per rectum, intratekalné¢ (pro CT myelografii), nebo podanim do
perforovanych dutin. Pti pouziti kontrastnich latek se mohou objevit nezadouci u¢inky rizného
rozsahu. Od lehkych reakcich jako je sucho v ustech, nauzea, zvraceni, az po t€zké reakce typu
kiece, bezvédomi, nebo zastavy ob&éhu. (Peterova, 2010, s. 90)

Pacient je ukladan na vySetfovaci stil tak, aby vySetfované organy byly v ose, ktera
probiha kolmo na rovinu gantry. VySetfovana ¢ast se zafixuje — obzvlasté u hlavy a mozku.
Kontrastni latka se zavadi pomoci tlakoveho injektoru, na kterém se natavi parametry typu
mnozstvi a rychlost aplikace. (Vomacka, 2015, s. 44)

Pribéh CT vySetfeni je zahajen zhotovenim topogramu vySetfované oblasti, béhem
kterého se rentgenka ani detektory nepohybuji a pacient lezici na vySetfovacim stole projede
béhem expozice otvorem v gantry. Na vzniklém snimku se provadi naplanovani rozsahu
vySetieni. Rozsah se voli tak, aby nebyla nadmérné zvySovana davka ozafenim nevySetfované
oblasti. Radiologicky asistent poté nastavi jednotlive akvizi¢ni parametry, jako expozici,
rychlost posunu stolu, kolimaci, rychlost otac¢ek atd. Nasleduje vlastni vySetieni konven¢ni
nebo spiralni technikou. (Vomacka, 2015, s. 44) (Hefman, 2014, s. 23)

Konvenéni CT (téz krokové, inkrementové CT) zaméti kazdou snimanou vrstvu postupné
a kazdy kolimovany objem je snimén zvlast'. Mezi jednotlivymi kolimovanymi objemy dochazi
k posunu stolu. Mezi vrstvami mohou byt mezery, ale Cast&ji na sebe piimo navazuji.
Konven¢ni CT neni vhodné pro 3D rekonstrukce. (Peterova, 2010, s. 90)

Pti helikalnim (spirdlnim) CT probiha kontinudlni expozice, behem které¢ pacient pomalu
projizdi gantry. Ziskaji se na sebe navazujici data celé vySetfované oblasti, pocita¢ z nich pak
rekonstruuje jednotlivé vrstvy. Vyhodou této techniky je ziskani zna¢ného objemu dat za kratky
Cas a z toho plynouci redukce pohybovych artefaktii. Dale je mozno aplikovat men§i mnozstvi
kontrastni latky pro stejnou diagnostickou vytéznost. Pfi helikalnim skenovani je mozné

vySetieni provést s optimalni rychlosti, aby bylo pro pacienta zvladnutelné zadrzet dech.
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U modernich CT je posun stolu dostatecné rychly na to, aby zvladl rizné dlouhou oblast
oskenovat v fadu jednotek sekund. Pro specificka vysetfeni u CT s 16 cm kolimaci je mozné
mozek nebo srdce dospélych pacientii oskenovat béhem jedné otocky. U détskych pacientt
je mozné i celé plice nebo bticho. Ptirychlostech rotace pod 1 S je vySetfeni také mozno provést
béhem jednoho nadechu. (Peterova, 2010, s. 90) (Hefman, 2014, s. 24) Z obou technik
je ziskano n¢kolik desitek az stovek axidlnich obrazi. Z téchto obrazil je postprocesingovymi
technikami mozné vytvofit rekonstrukce v libovolné roving nebo 3D. Je mozné rekonstruovat
data o libovolné tloust'ce (ne vSak mensi, nez je velikost detektoru v izocentru). Zhotovené
obrazy vcetn¢ rekonstrukci se odesilaji do digitdlniho archivaéniho systému — PACS.

(Vomacka, 2015, s. 44)

2.4 Principy vystavby CT obrazu

VétSina nejnoveéjSich rekonstrukénich algoritmi maji za cil snizovat Sum v obraze, coz nasledné
umoznuje implementaci CT technik s niZ§i ddvkou zéafeni bez sniZeni kvality obrazu. Navic
redukce Sumu u nékterych technik muze také zlepsit prostorové rozliseni. Prvnim principem
je Filtrovana zpétna projekce (FBP). Je to druh rekonstrukce, jejiz matematické zaklady, tedy
Radonova transforamce, byly poloZeny jiz v roce 1917. FBP se velmi rychle stala dominantnim
zpusobem rekonstrukce u komeréné dostupnych CT ptistrojii. Behem CT vySetteni jsou sbirana
projekéni data z kazdé uhlové projekce v pribéhu rotace kolem vySetfovaného objektu.
Principem FBP je tato projekéni data zpétné promitnout v odpovidajicich thlech po celé délce
rekonstruovaného obrazu. Sumaci téchto zpétnych projekci vznikd pfiblizny obraz
vySetifovaného objektu. Béhem zpétné projekce dojde k rozloZeni projekcnich dat o zeslabeni
rovnomeérné po celé draze paprsku, diky ¢emuz vznika rozmazani okolo objektu — hvézdicovy
artefakt. Tomuto artefaktu Ize predejit diky filtraci (konvoluci) profilti zeslabeni, pted tim, nez
je provedena jejich zpétna projekce. Timto vznika filtrovana zpétna projekce. (Sukupova, 2018,
s. 119-120) (Mayo-Smith, 2014, s. 661-662)

Ksamotnému  vypoctu dohazi vyfeSenim soustavy linearnich  integrald,
coz je matematicky velmi efektivni a rychla operace. Zna¢nou nevyhodou FBP je fakt,
ze z matematického pohledu funguje Radonova transformace pouze s piesnymi daty. Projek¢ni
data ziskana z vypocetniho tomografu ovsem obsahuji signifikantni podil Sumu, ktery je navic
pii pouziti filtru pfi FBP neZddoucim zpisobem zesilovan. TudiZ zdsadni snizeni davky vede
k velkému narastu sumu v obraze a nediagnostickému vysledku. (Zizka, 2011, s. 170-171)

Z toho duvodu byl vytvofen novy princip, ktery mél za cil snizit Sum v obraze — Iterativni

rekonstrukce (IR). U Filtrované zpétné projekce lepsi prostorové rozliseni znamena
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automaticky i1 vys$i Sum v obraze. Naopak Iterativni rekonstrukce je metodou umoziujici
pouzitim korek¢éni smycky snizit Sum v obraze a soucasné v obraze zachovat kontrast
I prostorové rozliSeni. Také je mozné ziskat dostate¢nou kvalitu obrazu pfi nizsi davce zatreni.

Iterativni rekonstrukce obrazu je z matematického hlediska postup, pii kterém se v mnoha
jednotlivych krocich (,,iteracich*) postupuje od velmi hrubého odhadu struktury vySetfovaného
objektu, az po finalni obraz, ktery co nejvérnéji odpovida naméfenym hodnotam wthrnnych
absorpénich koeficient v jednotlivych thlovych projekcich. (Sukupova, 2018, s. 120) (Zizka,
2011, s. 170)

Iterativni rekonstrukce pifinasi vyhody i pii vySetfovani velmi obéznich pacientd,
u kterych jsou vysetieni zatizena velkou mirou Sumu. JelikoZ u osob s vysokym BMI se muze
stat, ze 1 kdyz vyznamné zvy$ime davku az na hranici maximalniho vykonu rentgenky,
vySetteni bude 1 tak kvili vysoké absorpci a rozptylu RTG zafeni ztizeno nedostatkem
dopadajicich fotonti na detektory (tzv. photon starvation), z toho plynoucim i vysokym Sumem.
Za pomoci IR je mozné u znan¢ obéznich pacientl ziskat obrazy s podstatné menSim podilem
Sumu, a to navic pii pouziti o néco nizsi davky nez v ptipadé¢ FBP. V soucasné dobé dochéazi
ke zrychleni bézn¢ klinicky vyuzivanych iterativnich rekonstrukci, tudiz ¢asova naro¢nost
klesd. Avsak zna¢nou nevyhodou je jiné subjektivni vnimani obrazi, kdy obrazy
rekonstruované pomoci IR se mohou zdat nepatrné€ neostré nebo umélé vyhlazené v porovnani

se ,,standardnimi* obrazy FBP. (Mayo-Smith, 2014, s. 661-662) (Zizka, 2011, s. 172-176)
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3 Parametry vySetirovaciho protokolu

Kvalitu vysledného obrazu ovlivituje mnoho faktorti. Nékteré jsou regulovatelné, jiné jako
napiiklad velikost pacienta ne. Mezi faktory, které se daji ovlivnit vhodnéjSim nastavenim
vySetiovaciho protokolu patii mnozstvi miliampéra (mA), doba rotace, tloustka fezu, rozsah
skenovani, konfigurace detektoru, rekonstrukéni kernel a maximalni hodnota napéti (kVp).
Pti pouziti helikalniho skenovani také pitch faktor. Tyto faktory jsou oznacovany za faktory

skenovaci. (Romans, 2011, s. 58)

3.1 Skenovaci parametry

Tyto parametry ovliviiuji zplisob pofizeni a kvalitu hrubych dat. Nejsou dodate¢né
ménitelné, tudiz ptipadna chyba lze opravit pouze novym skenovanim. (Mirka, 2015, s. 44)
3.1.1 Expozi¢ni parametry

Celkova expozice RTG paprskem u CT je zavisld na kombinaci nastaveni mA, doby
skenovani a nastaveni kVp. mA a doba skenovani se spolecné oznacuji jako Elektrické
mnozstvi [MAS]. Nastaveni kVp definuje kvalitu (primérnou energii) svazku zateni. (Romans,
2011, s. 58)

Proud je vyznamné spojen s kvalitou obrazu a s pacientskou davkou. Pfi narastu proudu
roste kvalita obrazu, snizuje se Sum a nartista davka pro pacienta. Ackoli proud Ize nastavovat
ruéné, v naprosté vét§iné pripadd je vyuzivano automatické modulace proudu (ATCM).
Kli¢em je ptizptisobeni mA velikosti a hmotnosti pacienta. Software automaticky nastavuje
proud trubice (mAs) tak, aby odpovidal specifickym anatomickym pomérum. Automaticky
zvySuje proud v ¢astech téla s vétsim absorpci zafeni (pf. ramena, ky¢le) a automaticky snizuje
v oblastech s niz$i absorpci zafeni jako je oblast hrudniku, krku nebo koncetin, které maji
relativné mensi Gtlum. Automatickd modulace proudu je vyhodou diky snizeni davky
pro pacienta a minimalizaci artefaktii z nedostatku fotont. (Raman, 2013, s. 841)

Pii vyuziti ATCM je dulezité spravné zacentrovat pacienta. Bow-tie filtr tvaruje
intenzitu rentgenového paprsku za ptedpokladu, Ze nejtlust$i oblast pacienta je umisténa
ve stiedu paprsku. Pokud je pacient spravné umistén do stfedu gantry, bude stfed pacienta
pfijimat maximalni intenzitu RTG zafeni vzhledem Kk otaceni rentgenky v gantry b&hem
skenovani. Pfi zacentrovani pacienta mimo izocentrum dochazi k jiné distribuci davky.
Pti Spatné centraci pacienta se bow-tie filtr nevyuZziva efektivné. Horni ¢ast pacienta se pii bo¢ni
projekci piezati, spodni ¢ast je naopak podzafena, protoZe rtg zateni se nejdiive zeslabi silngjsi
stranou bow-tie filtru a pak jesté relativné velkym objemem pacienta. Z toho divodu byva

fluence energie na detektoru zna¢né nehomogenni a dochazi k naristu Sumu v obraze. K tomuto
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jevu dochazi pti Spatné centraci pacienta ve vertikdlnim sméru. Déle pak Spatna centrace vede
ke zkresleni tvaru pacienta na topogramu (Obrazek 3)Obrézek 3. Pokud je pacient blize k detektoru
smérem k izocentru, pisobi na topogramu hubenéjsi, a tim pAdem méné zeslabujici. V ptipadé,
Ze je pacient blize k rentgence vzhledem Kk izocentru, ptisobi pacient z topogramu objemné&;jsi
(vice zeslabujici). (Barreto, 2019) (Sukupova, 2018, s. 139)

(a) ' (b) (c)
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Obrazek 3: Velikost pacienta reprezentovand rentgenovym snimkem lokalizatoru v disledku zvétseni, kdyz je
pacient (a) vycentrovan v gantry, (b) posunut dopredu od stredu a (c) posunut dozadu od stiedu.

Zdroj: BARRETO, lIzabella, Rebecca LAMOUREUX, Catherine OLGUIN, et.al. 2019. Impact of patient centering in CT on
organ dose and the effect of using a positioning compensation system: Evidence from OSLD measurements in postmortem
subjects. Journal of Applied Clinical Medical Physics [online]. 20(6), 141-151 [cit. 2023-02-15]. ISSN 1526-9914. Dostupné
z: d0i:10.1002/acm?2.12594

K modulaci dochazi v ose Z, tj. v zavislosti na anatomii pacienta, takto funguje podélna
modulace. Dalsi modulace probiha béhem rotace rentgenky, kdy mnozstvi zafeni potfebné pro
piedozadni a bo¢nou projekci se 1isi — pi1 bo¢né projekci se zvysuje proud. Tato modulace
se oznacuje jako Uhlova modulace. (Sukupova, 2018, s. 135-136)

Rizeni ATCM probiha dvéma zpiisoby. Prvni zptisob vyuZzivda modifikaci proudu
na zaklad¢ topogramu, kdy dochédzi k porovnani zeslabeni u aktudlniho a referen¢niho pacienta
— pacienta standardni velikosti. Po porovnani dochazi k upraveni hodnoty proudu. Tento zptisob
je vyuzivan u pfistroji vyrobcti GE a Toshiba. Pfi druhém zpisobu dochazi k online méteni
profilu zeslabeni (0hlové i1 podélna modulace), na jehoz zéklad€ je fizeno mnoZstvi proudu.
Timto zplsobem jsou fizené CT skenery vyrobcii Philips a Siemens. Pfi pocate¢nim
nastavovani CT protokolu byva nastavend pozadovana kvalita vyuZitim parametru referencni
hodnoty efektivnich mAs, ktery odpovida u standardnich pacientd urc¢itému poméru kontrastu
a Sumu. Tuto hodnotu se CT skener nasledné snazi vzdy zachovat. Pravé u velmi obéznich
pacientl miiZe nastat problém, kdy je nutné pouzit ptili§ velky proud k zachovani referenéni
kvality. Nekteré CT skenery neumoziiuji pouziti takové hodnoty proudu z divodu slabsiho

vykonu generator a v druhé fadé také nedostatecné rychlosti chlazeni, a z toho plynouciho
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rizika poSkozeni anody. CT skener vyuzije nejvyssi mozny proud, ale pokud neni dosazeno
referen¢ni kvality obrazu, neni mozné dale zvysit proud a je nutné zvolit delsi dobu rotace, diky
¢emuz dojde k mensimu zatizeni rentgenky. (Sukupova, 2018, s. 137)

Napéti ma vliv na energii zafeni, a tim i jeho penetraci. Zména napéti zpisobuje zménu
absorpce zareni v jednotlivych materialech, to ovliviiuje pacientskou davku, kontrast a Sum.
Snizeni napéti kVp miize byt t¢innym prostfedkem ke snizeni radiacni davky prendsené béhem
vySetfeni. Obecné plati, Ze absorbovana davka zafeni se méni s pfiblizné¢ druhou az tieti
mocninou kVp (x?%) a snizeni kVp ze 120 na 100 snizuje davku zafeni o 33 %, zatimco snizeni
na 80 kVp mize snizit davku o 65 %. Nicméné na rozdil od sniZzeni mAs, které ma linedrni
a relativné predvidatelny ucinek na obrazovy Sum a pomér kontrastu k Sumu, mize snizeni kVp
vést k nelinedrnimu zvyseni obrazového Sumu, coz Casto vyZzaduje soucasné zvySeni mAs
pro zachovani kvality obrazu. Pti snizovani kVp je nutné brat v potaz i velikost pacienta. Pravé
u obéznich pacientll neni mozné pouzit ptilis nizkou hodnotu kVp, jelikoz by fotony dostate¢né
nepronikaly skrz pacienta a pro ziskdni dané hodnoty poméru signdl/Sum by neimérné rostla

davka pro pacienta. (Raman, 2013, s. 842) (Sukupova, 2018, s. 130)
3.1.2 Doba rotace rentgenky

Jedné se o dobu, kterou rentgenka pottebuje k provedeni rotace o 360°. Diky pomalejsi rotaci
rentgenky je umoznéno pouzit vét§i mnozstvi fotoni v danem pacientskem objemu. Tim
dochazi ke snizeni Sumu v obraze a zlepSeni rozliSeni pii nizkém kontrastu. Avsak celkovy Cas
trvani CT skenu je amérny dobé rotace rentgenky, tim padem je pomalejsi rotaci prodlouzena
celkova doba trvani CT skenu. Tudiz za optimalni dobou rotace rentgenky se da povazovat
ta nejkratS§i mozna doba umoziujici ziskdni dostatetn¢ kvalitniho CT obrazu, jelikoz

se v kratkém Case vyprodukuje postacujici mnozstvi rtg fotonu. (Sukupova, 2018, s. 124)

3.1.3 Pitch faktor
Pfi spirdlnim skenovani, kdy rentgenka rotuje se soucasnym pohybem vySetfovaciho stolu
S pacientem se data nabiraji spiralné. Pitch faktorem se znaéi velikost piekryvu spiralnich dat
¢i vzdalenost sousednich fezl. Presnéjsi definici je ,,pomér posunu stolu (mm) na jednu rotaci
rentgenky (360°) a celkové kolimace rtg svazku (mm).“ U MDCT pfistroji odpovida celkova
kolimace aktivni Sifce detektort. (Sukupova, 2018, s. 124-125)

Pitch faktor niz8i nez 1 znamend piekryvani mezi sousednimi skenovanymi objemy.
U pitch faktoru vy$§im nez 1 vznikajii mezi sousednimi objemy mezery, které je nutné

interpolovat. Pitch faktor roven 1 znamend, Ze vedlej$i objemy na sebe pfesné navazuji,

bez ptekryvu i bez mezer. Mensi pitch faktor se zvySenym prekryvem a tim padem zvySenym
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nabérem dat ma za nasledek zvysenou davku zafeni. Naopak pitch faktor vétsi nez limit
1,5 by sice znamenal niz§i davku zateni, ale také mezery v anatomii zpisobené nemoznosti
dopo¢itani dat interpolaci, coz je nepiipustné. Vyjimkou jsou dvouzdrojové systémy, u kterych
mize byt pitch vyssi. Mensi pitch je spojen s niz$im obrazovym Sumem, niZ§im mnozstvim
artefakti a lepSim pomérem signalu k Sumu a kontrastu k Sumu. Toto plati pouze
za predpokladu, Zze neni zménén zadny jiny expozi¢ni parametr. Toho se ovSem nevyuziva
U pfistrojii s automatickou modulaci proudu, coz je vétSina dneSnich CT skeneri, jelikoz
v ramci optimalizace dochazi zpravidla ke zméné vSech parametri soucasné. Nabér dat
se optimalizuje k docileni podobné kvality obrazu, tudiz i mnozstvi interagujicich fotond
je podobné, tj, kdyz se zvysi pitch faktor, zvysi se i proud a naopak. Vysledkem je, Ze v dne$ni
dobé zvétseni pitch faktoru automaticky nezptisobuje pokles pacientské davky. (Raman, 2013,
S. 845) (Sukupovd, 2018, s. 125)

3.1.4 Rozsah skenovani

Rozsah skenovani by mél byt sniZzen na potfebné minimum pro pokryti celé vySetfované oblasti.
Toto plati zejména pii zobrazovani struktury jako je srdce, pro které je velky rozsah zbytecny.
Bohuzel 1 pies udrzovani minimalniho rozsahu skenovani, spirdlni CT vyzaduje ndbér dat
i za hranici zamysleného skenovaciho rozsahu. Problém miize nastat pti nastaveni vétsiho pitch
faktoru, kdy dochazi k naristu nadbyte¢né davky na okrajich skenovani. Tento efekt Ize zmirnit
pouzitim dynamické kolimace. Tento dynamicky kolimator otevie pouze tu ¢ast kolimatoru,
ktera se nachazi ve skenovacim rozsahu a v prib&hu uzavie okraj kolimatoru, zatimco opousti

skenovany rozsah. Timto se minimalizuje davka mimo zamysleny rozsah skenovani. (Raman,

2013, s. 844)

3.1.5 Tloust’ka rekonstruovaného fezu
Tloustka fezu ma vyznamny vliv na kvalitu obrazu. Tlustsi fezy kombinuji signdly

z vice detekovanych rentgenovych kvant, proto obsahuji mensi mnozstvi Sumu, nez tenéi fezy.
Rez o tloustce 5 mm ma o 40 % mensi sum (/5 = 2,5 ) neZ 2,5 mm fez.

S klesajici tloustkou rekonstruovaného fezu se také snizuje pocet foton v kazdém
voxelu, coZ ma za nasledek zvySeny obrazovy Sum. Pro zachovani konstantni hladiny Sumu

uobrazu smensi tloustkou fezu, je nutné zvysSit davku zafeni. Obecnym pravidlem

cwvwvr

nutné si pfipomenout, ze rekonstruovana tloustka fezu nemutize byt mensi nez nejmensi velikost

detektoru v izocentru pii akvizici dat. (Raman, 2013, s. 844 - 845) (Bushberg, 2011, s. 366)
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Jako vyhodu tencich fezl lze oznaCit mensi vliv efektu castecného objemu, ktery
se uplatni v ptipadé, ze je objekt zajmu mensi nez tloustka rekonstruovaného fezu. Obecné
plati, Ze ¢im mensi je snimany objekt, tim je zapotiebi ten¢i CT fez. Napf. jsou-li tvofeny 10 mm
skeny, pti¢emz velikost patologické tkané¢ méti 2 mm a normalni tkan predstavuje 8 mm, dojde
ke zprimérovani a patologickd tkan tim padem bude v obraze méné znatelna. Dochazi pak
k ptehlédnuti drobnych 1ézi ¢i rozmazani hranic organt. Tudiz obecné plati, Zze pokud jsou
zkoumané struktury velmi malé (napt. koronarni tepny) a oblast, kterd ma byt skenovana, neni
rozsahla (srdce versus celé biicho), pak tloustka fezu mize byt docela tenka. Naopak protokoly,
které pokryvaji dels$i anatomickou oblast (jako je bficho a péanev) obvykle pouzivaji vétsi
tloustku fezu. (Romans, 2011, s. 9)

3.1.6 Konfigurace detektoru

Vicetadé CT ma ve sméru osy Z nekolik fad detektorti. Mnozstvi fad detektort, velikost
a poskladani konkrétnich detekcnich elementi se u jednotlivych modelt CT skenert 1isi
v zavislosti na vyrobci. Signaly z detekénich elementd se ke zpracovani pienasi datovymi
kanaly. Data z jednotlivych kanalt se vyuzivaji nezavisle, nebo se slucuji do jednoho kanalu.
Z toho plyne moznost velkého mnozstvi nastaveni datovych kanalti vzhledem k tloust'ce a poctu
nabiranych fezi. (Sukupovd, 2018, s. 128)

Konfigurace detektoru zahrnuje celkovy pocet datovych kanalti a jejich efektivni
tloustku. Napf. konfigurace detektoru 64 x 0,5 mm by naznaCovala pouziti 64 datovych kanalt
v ose z, z nichz kazdy ma efektivni tloustku 0,5 mm. Efektivni tloustka detektoru predstavuje
nejmensi moznou tloustku rekonstruovaného fezu. Soucin konfigurace detektoru
je ekvivalentni kolimaci svazku. Ve vyse uvedeném ptipad¢ by kolimace byla 32 mm. (Raman,
2013, s. 840-841)

Datové kanaly malé tlousStky znamenaji méné rozptylenych fotontl, toto nastaveni
ovSem neni efektivni z hlediska pacientské davky. S mensi tloustkou fezu piibyva potiebné
mnozstvi fotond a navySuje se davka pacientovi. Nastaveni tedy musi byt kompromisem mezi

velikosti davky a kvalitou obrazu. (Sukupova, 2018, s. 129)

3.2 Obrazové parametry

Obrazové parametry ovliviiuji podobu obrazii vypocitanych z hrubych dat. Na rozdil
od skenovacich parametrii jsou dodateéné ménitelné. Radi se sem velikost rekonstruované

obrazové matice, rekonstrukéni algoritmus, piekryti vrstev a velikost zobrazovaného pole.
(Mirka, 2015, s. 50)
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3.2.1 Obrazova matice

Udava pocet bodt matice, kterou je tvoien axidlni obraz. Z&kladni matrix ma 512x512 bodu.
Primarni matice je béhem rekonstrukce obrazu piepocitdvana na tzv. pfepocitdvanou matrix.
Pouzitim jemnéj$i matice pfi optimalni expozici ma obraz vétsi geometrickou rozliSitelnost.
V soucasné dob¢ se vyuzivaji prepocitdvané matrix od 340%340 po 1024%1024 bodt, nejcastéji
vsak 512%512 bodu. (Ferda, 2002, s. 16)

3.2.2 Rekonstrukéni kernel

Rekonstrukénim kernelem (filtrem) se filtruji hruba data, kterd jsou nasledné
projektovana zpét pro vytvoreni obrazu. Jedna se o filtr, ktery se aplikuje na hrubéd data
za ucelem kompenzace artefaktti vzniklych pti zpétné projekci. Diky nastaveni rekonstrukéniho
algoritmu je mozné zvyraznit Ci potlacit pfechod denzitniho rozhrani mezi jednotlivymi pixely.
Pfi vétsim zvyraznéni prechodu je lepsi prostorové rozliseni, ale zaroven vyssi hladina Sumu.
Naopak pfi potlaceni pfechodii u denzitnich rozhrani je nizka hladina Sumu, ale zaroven horsi
prostorové rozliseni. Pii hodnoceni organt s velkymi denzitnimi rozdily (pf. plicni parenchym,
skelet) se voli algoritmy s vyraznym rozliSenim (sharp, very sharp, ultra sharp), u mékkych
tkani algoritmy se stfednim rozliSenim (medium, soft). Algoritmy s vyraznym potlacenim
rozhrani (very soft) jsou vzhledem Kk velmi nizké hladiné Sumu vyuZivané pii vytvareni
objemovych rekonstrukci, jelikoz jejich limitaci pfi pfimém hodnoceni axialnich obrazi
je neostrost denzitnich pfechodid mezi jednotlivymi strukturami a také rozmazani plynouci
z narustu objemu kalcifikaci. Jedinou podminkou pro pouziti kernelu je aplikace na hruba data.
Proto je mozné pouzit rizné kernely bez potfeby opakovat snimky.

V piipadé€ obéznich pacientli, kdy v obraze byva ptitomno piili§ velké mnoZzstvi Sumu,
je mozné provést rekonstrukci s vyuzitim vyhlazovaciho kernelu, diky ¢emuz dojde k redukci

Sumu. (Sukupova, 2018, s. 130-132) (Ferda, 2009, s. 37)

3.2.3 FOV - velikost zobrazovaného pole

Dilezitym parametrem je spravné zvoleni prostoru pro sbér dat. Pro vyuziti bod matrix
na vlastni objekt zajmu je vhodné vyuzit prostor kruhu o zvoleném poloméru. Diky tomu
nebudou body matrix vyuzity na okolni prostor ¢i nezajimaveé struktury a dojde k optimalizaci
prostorového rozliseni, jelikoz struktury objektu je mozné popsat az do velikosti 2x2 pixely.
Zvolenim pfili§ velkého skenovaciho prostoru dochazi ke zvétSeni velikosti pixelu a tim padem

snizeni rozliSovaci schopnosti. (Ferda, 2002, s. 16)
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3.2.4 Prekryti vrstev
Prekryti vrstev neboli rekonstrukéni inkrement udédva miru prekryvu jednotlivych
obrazi. Pro zhotoveni kvalitnich multiplanarnich a trojrozmérnych rekonstrukci je doporuceno

50% piekryvani. (Ferda, 2002, s. 18)
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4 Kvalita obrazu

vvvvvv

se potfizuji za ucelem poskytnuti relevantnich specifickych informaci o dané anatomické
oblasti. Kvalita obrazu musi byt dostate¢nd, aby bylo mozné s dostate¢nou piesnosti ziskat
pozadované klinické informace. K popisu kvality obrazu se zavadi n€kolik veli¢in: kontrast,
Sum a prostorové rozliSeni. Na idedlnim snimku by byl vysoky kontrast a prostorové rozliseni
a nizky Sum. To ov§em neni jednoduché, protoze veli¢iny se vzajemné ovliviiuji. PoZadovana
uroven obrazové kvality vzdy zavisi na klinickém pozadavku — z jakého divodu je vySetfeni

provedeno a jakou informaci je nutné ziskat. (Sukupova, 2018)

4.1 Kontrast

Vyjadifuje rozdil velikosti signdlu nebo jasu v riznych oblastech liSicich se svym
zeslabenim. Tento rozdil ovliviiuje i schopnost detektoru dany rozdil v signalu zobrazit.
Kontrast vznikd rozdilnym zeslabenim rtg zafeni v riznych tkénich a je pfimo Umérny
atomovému ¢islu, hustoté a tloust'ce tkang. V digitalni radiologii je mozné obrazovy kontrast
upravit pomoci vhodné nastaveného centra a §ife zobrazovaciho okna. Dochazi k tomu zménou
hodnoty pixeld tak, aby poskytovaly o¢ekavany rozsah kontrastu v zavislosti na specifickych
klinickych pozadavcich. (Tompe, 2022)

U vybéru zobrazovaci modality a techniky je tfeba uréit, jaky kontrast je potiebny k zisku
relevantni diagnostické informace — dulezitou roli hraje také Sum a prostorové rozliSeni. Neni-
li dosazeno zobrazenim samotného objektu dostate¢ného kontrastu k ziskani kvalitni
diagnostické informace, je umoznéno aplikovat kontrastni latku k ziskani optimalniho
kontrastu. (Sukupovd, 2018)

4.2 Sum

Sum je mozné oznatit jako nahodnou slozku vysledného signilu danou chovanim
rtg zafeni v téle pacienta i procesem detekce a zpracovanim signalu. Nahodna slozka je v obraze
nezadouci, protoZe nepiiznivé ovliviiuje kvalitu obrazu. Obzvlast negativné ovliviiuje
detekovatelnost nizkokontrastnich objektii. V rtg obraze se miZze vyskytovat n¢kolik druhi
Sumu — strukturni, anatomicky, elektronicky a kvantovy Sum. Strukturni Sum Sse objevuje
Vv ptipad¢, kdy je rozdil v citlivosti detekénich elementli. Anatomicky Sum znac¢i neuZite¢ny
diagnostickou informaci. U tomografickych metod dochazi k eliminaci tohoto typu Sumu,

jelikoz nedochazi k sumaci 3D objektu do 2D obrazu. Elektronicky Sum je tvofen ndhodné
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ptidanymi elektrony K signalu, které ovSem nesouviseji s detekovanym signalem. V piipadé
nizkého detekovaného signalu muze hrat elektronicky Sum vyznamnou roli, jelikoZ jeho
mnozstvi mize pfevazovat nad detekovanym signalem, a tim znemoznit ziskani diagnostické
informace. Kvantovy Sum je stanoven jako odmocnina poctu detekovanych fotond
v konkrétnim detekénim elementu. S néristem detekovanych fotond je obraz homogennéjsi,

jelikoZ nariistd hodnota poméru signal/Sum. (Sukupova, 2018, s. 77-79)

4.2.1 Pomér kontrast Sum (CNR), pomér signal/Sum (SNR)

Kontrast se definuje jako rozdil v intenzité signalu 1éze a okolni tkané vzhledem k pozadi.
Detekovatelnost objektti s nizkym kontrastem je ovlivnéna velikosti, tvarem a Sumem v obraze.
K popisu se vyuzivaji dvé veli¢iny: podil kontrast/Sum a signal/Sum.

Pomér kontrast/Sum je veli¢ina vyuzivana k popisu amplitudy signalu vzhledem k sumu
Vv okoli. CNR je veli¢inou nezavislou na velikosti objektu, signal v uritém objemu by mél byt
homogenni. CNR se pak rovna rozdilu mezi primérnym signalem oblasti zajmu a pozadi

s ohledem ke smérodatné odchylce pozadi. Vypocet se provadi nasledovné:

S
CNR = =4
Ubg

X je primé€rnou hodnotou vymezenou oblasti zajmu (ROI) v ur€itych stupnich Sedi, x,4
je primérnd hodnota vymezena ROI pozadi, g,, pak smérodatnou odchylkou homogenniho
pozadi. Tato hodnota je vhodna pro popis systémi generujicich homogenni obraz (napf.
fantomtl), jelikoZ se predpoklada, ze signal v urcité oblasti je homogenni.

Pomér signal/Sum je veli¢éinou vyjadiujici, jak velky je Sum vzhledem k signalu.
SNR nevyZaduje homogenni signél v urcité ROI oblasti, ale signdl pozadi musi mit homogenni

distribuci Sumu. SNR se vypocita nasledovné:

2(xi — Xpg)

Ubg

SNR =

kde x; — Xp4 znaci rozdil mezi signdlem kazdého pixelu v oblasti zajmu a primérnym
signalem a a4 je smérodatnd odchylka homogenniho pozadi. SNR take popisuje, jak viditelna

bude léze pro pozorovatele. Pomér signalu k Sumu je dilezitou velicinou kombinujici efekty

Vv

Snimky majici vysoké SNR umoziiuji rozpoznat mensi a méné¢ kontrastni struktury. V ptipadg,

ze je signal nebo kontrast léze tak nizky, Ze dojde ke ztraceni léze v Sumu, je tfeba zvysit
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kontrast 1éze, nebo zredukovat Sum. ZvySeni kontrastu nastdva pii snizeni napéti (naruast
zastoupeni fotoefektu, pokles Comptonova rozptylu). Sum se redukuje pouzitim vétsiho

mnozstvi rtg fotont neboli zvySenim mAs. (Sukupova, 2018, s. 75-77) (Tompe, 2022)

4.3 Prostorové rozliseni

Prostorové rozliSeni charakterizuje schopnost zobrazovaciho systému rozlisit sousedni
struktury. Pro ziskani subjektivniho méfeni prostorového rozliseni v jednotkach part Car
na milimetr, lze zobrazit pruhovy vzor obsahujici sttidavé pruhy s vysokou hustotou

%A

a radiolucentni prostory stejné §irky (

Obréazek 4). Objektivni méfeni se provadi pomoci Modulaéni pienosové funkce (MTF) na
principu méteni pfenosu amplitudy signalu rtiznych prostorovych frekvenci z objektu na
snimek. MTF je nejlep$im zpisobem méfeni prostorového rozliseni. Mezi faktory, které ho
ovliviiuji se zahrnuje zvétSeni, rozliSeni detektoru, velikost ohniska zateni, pohyb pacienta a

zpracovani obrazu. (Tompe, 2022)

Obréazek 4: Ukdzka parii car

Zdroj: SUKUPOVA, Lucie, 2013. Prostorové rozliseni rentgenovych systémd. In: Lucie Stkupové [online]. [cit. 2022-12-
17]. Dostupné z: http://www.sukupova.cz/prostorove-rozliseni-rentgenovych-systemu/
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5 Radiacni ochrana

V Ceské republice se viechna pracovi§té vyuzivajici ionizujici zafeni musi Fidit
legislativnimi pfedpisy. Hlavnim piedpisem je zakon €. 263/2016 Sb., Atomovy zakon, ktery
zahrnuje komplexni UGpravu otazek spojenych s mirovym vyuzitim jaderné energic
a ionizujiciho zéafeni. Atomovy zakon zahrnuje vyhlasku ¢. 422/2016 Sb., Vyhlasku o radia¢ni
ochrang a zabezpeceni radionuklidového zdroje.

Hlavni instituci odpovidajici za jadernou bezpe¢nost v nasi zemi je Statni ufad pro jadernou
bezpeénost (STUB). Do jeho pravomoci patii provadéni kontrol v oblasti zajitovani jaderné
bezpecnosti a radiacni ochrany, povolovani vykoni ¢innosti podle atomového zakona, kontrola
dodrzovéni limiti, Diagnostickych referen¢nich urovni (DRU) a dalsi.

Radia¢ni ochrana je realizovana prostiednictvim drziteld povoleni k ¢innostem
souvisejicim s vyuzivanim zdroji ionizujiciho zateni. Je zajiStovana soustavnym dohledem
vybranymi osobami vlastnicimi osvédéeni od SUJB o odborné zpusobilosti. Nepietrzity dohled
nad radiaéni ochranou pak provadéji na jednotlivych pracoviStich osoby s pfimou

odpovédnosti. (Husak, 2009, s. 9-11) (Vyhlaska &. 422/2016 Sb.)

5.1 Principy radia¢ni ochrany

Jako dusledek ozareni ionizujicim zafenim vznikaji deterministické a stochastické ucinky.
Deterministické ucinky jsou prahové, je-li davka nizsi nez prahova hodnota, deterministické
G¢inky se neprojevi. Radime mezi né napt. poskozeni kiize nebo kataraktu. Oproti tomu
stochastické ucinky nemaji prahovou hodnotu a jejich podstatou je poSkozeni DNA. Radia¢ni
ochrana ma za cil vyloucit vznik deterministickych 0¢inki a minimalizovat riziko vzniku
stochastickych ucinkd. (Sukupovd, 2018, s. 178-179)

Radia¢ni ochrana zahrnuje 4 zakladni principy. Princip zdivodnéni pojednava o tom,
7e lékaiskym ozatfenim se ocekava individualni zdravotni prospéch pacienta ptevazujici nad
riziky, které vznikaji nebo mohou vzniknout v dusledku ozatfeni. Druhym principem radiaéni
ochrany je princip optimalizace, ktery je ¢asto ozna¢ovan jako princip ALARA. Tento princip
se da v lékaiském ozafeni chapat jako nutnost ziskani dostate¢né diagnostické informace
pii co nejmensich davkach s ptihlédnutim k hospodarskym a spoleCenskym faktorlim. Ttetim
principem je princip limitovani davek. Pro Iékatské ozafeni pacientl nejsou stanoveny davkové
limity, jelikoz by tim byl zna¢né¢ omezen mozny zdravotni pfinos pro konkrétniho pacienta.
Poslednim principem je princip bezpecnosti zdroji, ktery vyzaduje, aby vSechny zdroje
ionizujiciho zéafeni byly pravidelné kontrolovany, zejména pro oveteni spolehlivosti a stability

dané¢ho zdroje. Pti pievzeti pfistroje je provadéna piejimaci zkouska, na zakladé které, jsou
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stanoveny parametry, které jsou kontrolovany zkouSkami provozni stdlosti a dlouhodobé
stability. Rozsah a ¢etnost zkousek jsou uvedeny v aktualni vyhlasce a doporucenich Statniho

ttadu pro jadernou bezpeénost (SUIB). (Husak, 2009, s. 63, 71) (Sukupova, 2018, s. 24-25)

5.2 Dozimetrie pacientii

Pacienti béhem Iékarského ozéafeni obdrzi rtizné velké davky ionizujicitho zafeni
Vv zavislosti na typu vySetfeni a pouZité zobrazovaci modalité. Jednim z diivodi, pro¢ provadét
pacientskou dozimetrii je potfeba stanovit absorbované davky u tkani a organti, diky tomu
je mozné hodnoceni t¢inku zafeni na lidsky organismus. Druhym z davodu je optimalizace
zobrazeni u jednotlivych modalit z hlediska kvality obrazu i davky.

Pro jednotliva zdravotnickd zafizeni je z dGvodl natizeni Ceskou legislativou nezbytné
stanovovani a hodnoceni davek u jednotlivych pacientti. Samotné stanoveni davek pacientim
se provadi na zdklad¢ zapsanych udaji o l€karském ozareni a pomoci relevantnich fyzikalné-
technickych parametrii se urci hodnota veli¢iny, diky které 1ze hodnotit pacientskou davku

porovnanim napf. s prislusnou diagnostickou referen¢ni urovni. (Sukupovd, 2018, s. 151, 211)

5.2.1 Veli¢iny a jednotky v radia¢ni ochrané

Jednotlivé veliiny radia¢ni ochrany jsou definovany ve vyhlasce SUJB &. 422/2016.
Absorbovana davka (D) charakterizuje ptisobeni ionizujiciho zafeni na latku. Definuje
se jako pomér sttedni energie de sdélené latce o hmotnosti dm. Jednotkou je joule na kilogram

(3.kg™h), pro ktery je zaveden nazev Gray (Gy).

_de
dm
Absorbovana davka je dobife definovanou veli¢inou, avSak sama o sob¢& nestaci
k ptedpovédi pravdépodobnosti, ani zavaznosti biologickych ucinkt pifi neuréitych
podminkach — dulezity je také druh zateni a davkovy piikon. Z toho duvodu byly v radiaéni
ochran¢ zavedeny dalsi veli¢iny, které pomohou charakterizovat zejména pozdni stochastické
uc¢inky zateni. (Seidl, 2012, s. 83)

Ekvivalentni davka (HT) se definuje pouze pro potieby radiani ochrany pied zatrenim,
nelze pouzit pii odhadu ucinkt vysokych davek. Ekvivalentni davka Ht udava miru ozateni
urc¢itého orgéanu. Je definovan souc¢inem radia¢niho vdhového faktoru wr a stfedni absorbované
davky D, rV organu nebo tkani T pro druh ionizujiciho zafeni R. Jednotkou ekvivalentni davky
je Sievert (Sv), ktery ma rozmér (J.kg?). (Seidl, 2012, s. 83) (Sabol, 2011)
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HT = ZWR 'DT,R
T

Radia¢ni vahovy faktor wr je pevnou hodnotou relativni biologické Gi¢innosti pro ucely
radia¢ni ochrany Vv oblasti stochastickych uc¢inkt, zohlednujici rizny typ zafeni. Hodnota
radiacniho vahového faktoru je pro fotony a elektrony 1, pro neutrony s energii
<10 keV do >20 MeV je hodnota 2-20, pro protony >2 MeV je hodnota 5, pro tézka jadra
potom 20.

V lékatstvi se béZn€ vyuzZivaji rentgenové zareni, zafeni gama a elektrony, pro které plati
WRr = 1, Z toho divodu se ¢iselné rovna ekvivalentni a absorbovana davka, tudiz ¢iselné plati
1 Gy =1 Sv. (Stkupova, 2018, s. 160) (Seidl, 2012, s. 83) (Sabol, 2011)

Efektivni davka (E) se vyuziva k hodnoceni rizika stochastickych u¢inkt. V efektivni
davce jsou zohlednény ozafené organy v kombinaci s jejich radiosenzitivitou. Predstavuje
soucet ekvivalentnich davek u jednotlivych organti, které jsou vazené tkdnovym vahovym
faktorem pro pfislusny organ nebo tkan. (Freitinger Skalicka)

Efektivni davka se definuje jako suma ekvivalentnich davek Hrt vyvazenych tkafiovym

E = ZWT.HT
T

Diky efektivni davce je umoznéno pievést ozareni konkrétni ¢asti téla nebo orgénu

vahovym faktorem wr.

na celotélové ozareni se stejnou pravdépodobnosti stochastickych ucinki zatreni. Je tedy mozné
porovnat riznd ozatreni mezi sebou napt. na CT nebo zobrazeni dvou riznych Casti téla. Je tudiz
jedinou jednotkou umoznujici pomérné jednoduchy odhad miry ozéfeni. Soucet tkanovych
vahovych faktoru je roven 1. (Sukupova, 2018, s. 84) (Seidl, 2012, s. 160)

Kerma (K) je ptibuzna absorbované davce. Vyuziva se pro popis interakce rtg foton,
které v latce zeslabuji a pfedavaji svou energii, ¢imz vznikaji nabité ¢astice. Tyto Castice se pak
absorbuji v latce a pfedavaji ji energii - pro popis tohoto kroku je pak vyuzivana vyse zminéna
absorbované davka. Kerma popisuje vznik nabitych ¢astic pfi interakci elektricky neutralniho
zafeni, absorbovana davka naopak vyjadiuje proces absorbce energie nabitych ¢astic v latce.
,Kerma je definovana pomérem dEwx/dm, kde dEk je soucet pocatecnich kinetickych energii
vSech nabitych céstic (elektronl, protonil) uvolnénych nenabitymi ionizujicimi Casticemi
V ur¢itém objemovém elementu latky o hmotnosti dm.* (Husak, 2009, s. 17). Jednotka kermy

je 1 Gy, shodné jako u absorbované davky.
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5.3 DLP aCTDIlvoL
Vyhlaska Statniho Utfadu pro jadernou bezpecnost ¢. 422/2016 Sb. O radia¢ni ochrané

a zabezpecCeni radionuklidového zdroje vyzaduje, aby v pisemném postupu pro vSechny
standardni typy lékai'ského ozateni byl zahrnut i zptisob, jakym jsou stanoveny a vyhodnoceny
davky pacientii. Pro stanoveni davky u vypocetni tomografie se vyuzivaji veli¢iny DLP (Dose-
length product) — ,,soucin kermy a délky pro CT* a CTDIvoL (Volume CT dose index) —
,objemovy kermovy (davkovy) index vypocetni tomografie“. Hodnoty obou veli¢in
se zobrazuji ihned po provedeni CT vykonu na ovladacich konzolich. Ke spravné interpretaci
a vyuziti DLP a CTDIvoL u konkrétniho pacienta je nutné zohlednit i pacientovu redlnou
velikost.

z CT skeneru za pouziti fantomu referencni velikosti. Umoziiuje porovnavat radia¢ni vystup
riznych skenert. Jednotkou CTDIvoL je miligray. Veli¢ina DLP je vyjadiena jako soucin
CTDlIvoL a délky skenovaného objemu a vztahuje se k celkové energii zafeni, ktera byla dodana
do referen¢niho fantomu. Ob¢ veliCiny jsou citlivé na zmény skenovacich parametr.
Pro mé¢feni  hodnot  déavkovych indexu se  standardn€¢  vyuziva  cylindricky
polymetylmetakrylatovy (PMMA) fantom s praimérem téla dosp€lého pacienta 32 ¢cm a hlavou
16 cm (vyuziti 1 v pediatrii pro vypocty hlavy a trupu déti), tudiz vyslednd hodnota CTDIvoL
nikterak nezohlednuje aktualni velikost skenovaného objemu — téla pacienta. Vyrobci CT
zavadéji ,kontrolu davky* jako upgrade softwaru, ktery umoznuje nastaveni maximalniho
CTDlIvoLpro kazdy CT protokol a upozornit pracovniky, kdyz jakédkoliv zména ve skenovacich
parametrech mize vést k piekroceni limitu. (SUkupova, 2015, s. 195) (Mayo-Smith, 2014, s.
662)
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6 Obezita

Obezita se na prelomu tisicileti stala nej¢astéj$i metabolickou chorobou, a to v disledku
zivotnich podminek a zivotniho stylu, ktery vyustil v pozitivni energetickou bilanci. Béhem
poslednich desetileti dochazi k naristu obezity v populaci v rozvinutych i rozvojovych zemich
a dosahuje charakteristik pandemie. (Hainer, 2021, s. 1, 19)

Nedavné statistiky naznacuji, ze nadvaha i obezita pokracuje ve svém neutuchajicim
globalnim vzestupu, pri¢emz pocet lidi s nadvahou dosahuje vice nez 2 miliard, coz je asi 30 %
svétové populace. (Caballero, 2019, s. S4)

Skupina Global Burden of Disease v roce 2017 uvedla, Ze od roku 1980 se prevalence
obezity ve vice nez 70 zemich zdvojnéasobila a ve vétSiné ostatnich zemi se neustale zvysuje.
(GBD 2015 Obesity Collaborators, 2017)

V Ceské republice podobné jako v dalsich zemich dochazi k naristu prevalence nadvahy
a obezity u dospé€lych 1u déti. ZvySovani prevalence obezity je ¢astéj$i u muzi, u Zen je vzestup
jen mirny. (Hainer, 2021, s. 22) Z grafu (Obréazek 5) je zfejmé, Zze u Zen dochazi jen k mirnému
narastu nadvahy a obezity v priabéhu let, oproti tomu mezi muzi je znatelny narust prevalence
jak nadvahy, tak obezity.
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Obréazek 5 Vyskyt BMI kategorii u dospélych v CR mezi lety 1975 a 2016

Zdroj: Prevalences of adult BMI categories Czech Republic, 2017. In: NCD Risk Factor Collaboration [online]. [cit. 2022-
12-29]. Dostupné z: https://ncdrisc.org/downloads/country-pdf/country-profile-Czech%20Republic.pdf

6.1 Definice obezity

Nadvéaha a obezita se definuji jako abnormélni nebo nadmérné hromadéni tuku, které
predstavuje riziko pro zdravi. Klinicky se obezita definuje indexem télesné hmotnosti (BMI),

ktery se definuje jako:
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BMI = =,
h

kde m je védha jedince v kilogramech a h jeho vyska v metrech. Normélni hodnota BMI
je vrozmezi 18,5 kg/m2 az 25 kg/m2. Hodnota BMI pod 18,5 kg/m2 se znaci jako podvaha
a naopak od 25 do 30 kg/m2 jako nadvaha. Za obézni se povazuji lidé s BMI nad 30 kg/m2.
BMI nad 40 kg/m2 byva ozna¢ovano jako morbidni obezita. (Karla, 2008, s. 56)

Tabulka hodnot BMI
Podvaha < 18,5
Normalni hmotnost 18,5-25,0
Nadvéha 25,1-30,0
Oberzita 30,1-40,0
Morbidni obezita | > 40

Tabulka 1 Hodnoty BMI

6.2 Priciny obezity

Svétova zdravotnickd organizace (WHO) objasiiuje, Ze zakladni pfi¢inou obezity
a nadvahy je energetickda nerovnovaha mezi spotfebovanymi a piijatymi kaloriemi. Mnoho
studii prokdzalo, ze obezita neni jednoduchym problém, ale naopak komplexni zdravotni
problém pramenici z kombinace individualnich faktori jako je genetika a na druhé strané
spolecenské a kulturni stravovaci navyky. Obezita je také povazovana za ,,ziskanou* nemoc,
ktera do zna¢né miry zavisi na faktorech Zivotniho stylu, jakymi jsou nizka mira fyzické aktivity
a chronické piejidani, a to i pfes svou genetickou a epigenetickou povahu. (Safaei, 2021, s. 1-

2), (Who Consultation on Obesity, 2000, s. 101)

6.3 Zdravotni rizika a komplikace obezity

S obezitou souvisi Castéj$i vyskyt mnoha zavaznych onemocnéni. Poji se zejména
se zvySenym vyskytem kardiovaskularnich, metabolickych, gastrointestinalnich a respira¢nich
onemocnéni a také ne¢kterych nadori. Obezita je jednim z nejhlavnéjsich rizikovych faktort
pro vznik diabetu 2. typu, kdy jeji progrese muze zna¢né piispivat k jeho neuspokojivé
kompenzaci. BMI ma vliv na vznik diabetu 2. typu az ze 60 %. Naopak diabetes mellitus 2. typu
mize i prispivat k rozvoje obezity, predevsim pti 1écbé inzulinem ¢i perordlnimi antidiabetiky,
ktera mohou zpUsobit narust hmotnosti. (Hainer, 2021, s. 32, 58)

Obezita je povazovana za nezavisly rizikovy faktor kardiovaskularnich onemocnéni,
jako napf. srdecni selhani, ischemicka choroba srde¢ni, nahla smrt a hypertenze. (Poirier, 2006,
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S. 900) Zmnozeni tukové tkané u jedinci ma vliv na ob&hovy systém zvySovanim srdec¢niho
vydeje. Tepova frekvence pfili§ nestoupd, z toho divodu je vyssi srdeéni vydej predevsim
disledkem zvyseni tepového objemu, to mize mit za nasledek hypertrofii levé komory
a fibrilaci sini. (Hainer, 2021, s. 34)

Nekolik studii také prokazalo jasnou souvislost mezi zvySenim krevniho tlaku
a naristem hmotnosti, obézni jedinci maji 3,5x vé&tSi pravdépodobnost hypertenze, kdy
az ze 60 % lze hypertenze pficist nartstu tukovych zasob. (Seravalle, 2017, s. 2)

Rada studii také prokézala pozitivni souvislost mezi obezitou a vyskytem nadort,
zejména gastrointestindlni a hormondlné zavislé. VEtsi riziko endometridlni, cervikalni,
ovaridlni a postmenopauzalni rakoviny prsu je zdokumentovano u obéznich zen, avSak existuji
i diikazy pro zvysené riziko rakoviny prostaty u obéznich muza. Zvyseny vyskyt téchto nadora
u obéznich pacientt je spfazen s nadbytkem bii$niho tuku a je povazovan za ptimy disledek
hormonélnich zmén. Mezi nddory gastrointestinalniho traktu roz§ifené mezi obéznimi pacienty
patii kolorektalni karcinom, adenokarcinom jicnu nebo nadory zlu¢niku. (Who Consultation on
Obesity, 2000, s. 48-49)

Tab. 2.5 Relativni riziko (RR) vzniku nékterych nddorovych onemocnéni v zdvislosti
na stoupajicim BMI (upraveno podle Van Kruijsdik RCM et al., 2009)

Typ nidorového onemocnéni Muzi Zeny
karcinom endometria I - . 1,59-2,89
adenokarcinom jicnu . 1,52 . 1,51
postmenopauzalni karcinom prsu I - I 1,12-1,40
karcinom tlustého streva 1,24-1,30 1,09-1,12
karcinom koneéniku . 1,09-1,27 1,02-1,03
karcinom §titné Zlazy . 1,33 . 1,14
karcinom ledviny [ 1,24 [ 1,34
karcinom slinivky 1,07-1,16 1,10-1,12
karcinom vajecniku . - . 1,03-1,14
mnohocetny myelom 1,11 1,11
karcinom Zluéniku 1,09 1,59
leukemie ' 1,08 ' T
non-hodgkinsky lymfom I 1,06 I 1,07
karcinom prostaty (vys$iho stupné) . 1,25 -

Tabulka 2 Relativni riziko vzniku nékterych nadorovych onemocnéni v zavislosti na stoupajicim BMI

Zdroj: HAINER, Vojtéch, 2021. Z&klady klinické obezitologie. 3., zcela prepracované a doplnéné vydani. Praha: Grada
Publishing. ISBN 978-80-271-1302-6. str. 37

6.4 CT aobézni pacienti

Pandemie obezity mezi dospélou i1 détskou populaci postihuje vSechny aspekty
zdravotnické péce, vCetné diagnostického zobrazovani. S nartstem prevalence obéznich
a morbidn€ obéznich pacientl se bariatrickd vypocetni tomografie stava béznou v kazdodenni
radiologické praxi. Obezita omezuje schopnost pacientt vejit se na stavajici zobrazovaci

zafizeni a schopnost pofizovat a adekvatné interpretovat snimky. Mimo jiné muize byt
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pro ziskani kvalitnich snimki u obéznich pacienti vyzadovéna zvySena déavka zafeni.
(Fursevich, 2016, s. 1076) (Uppot, 2007)

Ackoliv je MDCT S§iroce dostupné, jeho pouziti je u 3 skupin pacientit omezeno. Jedna
se o détské, téhotné a pravé morbidné obézni pacienty. Omezeni u déti a téhotnych
si radiologové ukladaji sami, aby se vyhnuli radia¢ni zatézi u téchto pacientti. Av§ak omezeni
pro zobrazovani morbidné obéznich pacientti je dano vybavenim, kdy vétsi pacienti se nemusi
vejit do konvenénich skenert starSich generaci. (Fursevich, 2016, s. 1076) (Karla, 2008, s. 56)

V roce 2008 byly navrzeny vysetfovaci stoly pro pacienty vazici vice jak 205 kg
S pramérem gantry 70 cm nebo méné. I kdyz stiil mohl unést obéznéjsi pacienty, motor stolu
Casto nedokazal posouvat pacienta rovnomérnou rychlosti. Vét§ina modernich CT nyni nabizi
stoly vybavené motory, které jsou schopny pojmout pacienty o hmotnosti az 308 kg. Také
primér gantry narostl na 75-85 cm. Oddéleni radia¢ni onkologie disponuji skenery dokonce
az$90 cm primérem, ty ovSem nejsou urCeny k béznému diagnostickému zobrazovani.
Moderni CT skenery disponuji také vySSim vykonem rentgenky, vétSim zornym polem
a soucasn¢ zajist'uji stabilni rychlost posunu stolu navzdory jeho zatizeni. (Fursevich, 2016, s.
1077) (Forbrig, 2019)

Kvalita CT snimkti u obéznich pacientti se mize lisit v zavislosti na distribuci tuku v téle.
U pacientii s nadmérnym mnozZstvim intraperitonealniho tuku lze ziskat kvalitni snimky diky
Siroké separaci stievnich klicek a intraperitonealnich organti, coz umoziuje jasnou vizualizaci
1 malych struktur. U pacientii s nadmérnym podkoznim tukem dohazi ke zhorSeni vizualizace
intraperitonealnich organd, jelikoz subkutanni tuk zvysuje atlum zafeni. (Karla, 2008, s. 59)

Z pohledu rekonstrukce obrazu je u bariatrickych pacientt, u kterych je mnozstvi Sumu
V obraze vysoké i pfes zvySeni proudu na maximalni vykon rentgenky, vyhodnéj$i navysit
urychlovaci napsti na rentgence (az na 140 kV) nebo prodlouzit dobu rotace, ¢i snizit pitch
faktor pod 1 za cenu vyssi davky a rizika pohybovych artefakt, které by ovSem vysledny obraz
mohly ¢init nehodnotitelnym. Pacient by v tomto piipadé musel byt zafixovan. Konven¢ni
rekonstrukéni metody klasicky vyuzivaly filtrovanou zpétnou projekci, coz je nejrychlejsi
a vypocetné nejméné naro€nd metoda generovani obrazu. BohuZel rekonstrukéni kernely
vyuzivané ve filtrované zpétné projekci vedou pii pouziti soft vyhlazovaciho filtru kromé
snizeni Sumu 1 ke sniZeni prostorového rozliSeni, tudiz nejsou optimalni pro zaSuméné data
spojena s bariatricky tim zobrazovanim. Iterativni rekonstrukce je obecné vypocetné narocnéjsi
a pomalej$i nez filtrovana zpétna projekce, ale mize produkovat podstatné sniZzeni Sumu bez

znatelného snizeni rozliSeni obrazu, jelikoz pro niz8i hodnotu Sumu neni potieba pouzit
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vyhlazovaci filtr. Tim padem mozné potizeni kvalitnich snimka i pii niz§ich davkach zafeni.
(Zizka, 2011, s. 172) (Fursevich, 2016, s. 1078)

Problém u obéznich pacientll také nastdvd u intravendzniho kontrastu. Zavedeni
periferniho Zzilniho vstupu byva narocné kvili nadbytku podkozni tkané zakryvajici zily. Muze
dochazet i k extravazacim. Pokud periferni Zilni vstup neni mozZny, je tfeba zavést centralni
zilni vstup, napft. femoralni nebo podklickovy. Pii aplikaci kontrastni latky obéznim pacientim
je také dulezité zvazit objem, rychlost vstfikovani a koncentraci jodu. Davkovani na zakladé
hmotnosti pacienta mize byt uzite¢né, nicméné linearni model pro vypocet davky jodu
na zaklade télesné hmotnosti je pravdépodobné piehnany, protoze tuk neni metabolicky aktivni,
a proto nerozptyluje ani nefedi kontrast. Obéznim pacientim (bez renalni insuficience)
je typicky podavano maximalné 120 ml zfedéného kontrastu. (Karla, 2008, s. 61) (Carucci,
2013, s. 637-638)

6.4.1 CT artefakty pri zobrazovani obéznich pacienti

Pti1 zobrazovani obéznich pacient ¢asto dochazi ke zhorSeni obrazu a vzniku artefakta.
Castym artefaktem je kvantova skvrnitost a Sum, které jsou disledkem nedostateéného podtu
fotonti dopadajicich na detektor. Nardst je exponencialni s rostouci tloustkou pacienta, kvili
vét§imu zeslabeni fotoni. Utlum je nejvétsi v horizontalnim sméru (Error! Reference source not
found.). Dal$im artefaktem ptitomnym u obéznich pacienti je artefakt zptisobeny ofiznutim, kdy
u obéznich pacientt muze piebytek mékkych tkani miaze vypadnout mimo zorné pole
skenovani, ale algoritmus rekonstrukce skeneru bude pfedpokladat, ze veSkery utlum nastal v
zorném poli skenovani. V dusledku toho se bude zdat, Ze okraj rekonstruovaného obrazu ma
podstatné vyssi utlum, coz vytvaii artefakt zkraceni. Artefakt mize ztizit diagnostiku napf.
perforace stfeva, posouzeni obsahu kyly atd. (Error! Reference source not found.). K artefaktim
dale ptispiva nevhodné umisténi pacienta na vySetiovaci stul. (Fursevich, 2016, s. 1078-1080)
(Carucci, 2013, s. 638)
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Obréazek 6 Utlum RTG paprsku a nasledny Obrazek 7 Artefakt zkraceni vytvari jasny okraj (Sipky),
Sum kde mekké tkane pacienta presahuji zorné pole

Zdroj: CARUCCI, Laura R., 2013. Imaging obese patients: problems and solutions. Abdominal Imaging [online]. 38(4), 630-
646 [cit. 2023-01-11]. ISSN 0942-8925. Dostupné z: doi:10.1007/s00261-012-9959-2

6.5 Strategie pri CT vySetieni obéznich pacienti

Vyskyt artefaktl se mize zmirnit modifikaci abdominopelvického CT protokolu
S optimalizaci parametrii pro obézni pacienty. Snizeni Sumu se docili optimalizaci skenovacich
parametru a pouzitim rtznych technickych tprav. Modifikace mohou zahrnovat zvyseni, nebo
snizeni kVp, zvySeni mAs, snizeni rychlosti gantry (pro zvySeni efektivnich mAs), pouziti
nove¢jSich technik adaptivni filtrace nebo iterativni rekonstrukce. Zvyseni proudu a napéti
elektronky lze provést ru¢né nebo pomoci automatickych mechanismia (ATCM). V roce 2005
bylo pak vyvinuto dual-source CT. (Carucci, 2013, s. 639)

6.5.1 Vyuziti dual-source CT (DSCT) a dual-energy CT u obéznich pacienti.

Poskytuje soucasné vyuziti dvou rentgenek a dvou sad detektorti. Rentgenky a detektory
jsou namontovany tak, ze rentgenové paprsky jsou na sebe piiblizné kolmé. Pro snimkovani
je mozné zvolit protokol vyuzivajici obé rentgenky pfi stejném napéti, tim se zvy$i maximalni
elektrické mnozstvi (MAS), které je ptistroj schopny vyprodukovat a tim je pfistroj schopny
dosahnout pozadované kvality obrazu. Zaroven u DSCT mohou rentgenky fungovat
pti rozdilnych napétich (tzv. dual energy CT), standardné jedna pfi nizkém napéti kolem 80 kV
a druha pii vysokém napéti kolem 120-140 kV. (Petersilka, 2008) (Johnson, 2011)

Obzvlasté u mladych obéznich pacientl je vSak zasadni optimalni rovnovaha radia¢niho
zatizeni pacienta a ziskani optimalniho obrazu. DSCT skenery 3. generace disponuji dvéma
rentgenkami s maximalnim napétim generatoru 135-150 kV, kazda umoziujici nastaveni
proudu az 1300 mA, v kombinaci s automatickou modulaci proudu a iterativni rekonstrukci

ptispivaji tyto vlastnosti ke kvalité¢ obrazii a optimalizaci davky zafeni u obéznich pacientt.
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Tyto skenery také disponuji velikosti pitch faktoru az 3,2, coz je vyuzivano zpravidla
u koronarografie. V duasledku toho redukuje oba pohybové artefakty a pravdépodobné
(v kombinaci se zkracenou dobou rotace az 0,25 s) i davku zafeni podle nékolika studii. (Lim,
2019) (Gariani, 2018) (Forbrig, 2019)

U obéznich pacienti vSak tyto vyhody poskytuji vyss$i obrazovy Sum v duasledku
omezeného proudu rentgenky, kterd generuje pouze ur¢ité mnozstvi rentgenového zafeni
béhem extrémné kratkych akvizi¢nich ¢asti u CT protokoli s vysokym pitch. Z toho divodu
high-pitch CT nemohlo byt aplikovano u obéznich pacientd plosné. (Forbrig, 2019)

6.5.2 VyuZiti cinové filtrace

Pomérné¢ novou metodou vyuzivanou ke snizeni davky zareni u obéznich pacienti
je tvarovani energetického spektra zafeni pomoci cinového filtru, ktery se piidava ke béznému
hlinikovému bow tie filtru mezi rentgenku a télo pacienta. Poté co projde rtg paprsek cinovym
filtrem, dojde k filtraci nizkoenergetickych fotont, a tim modifikaci vysilaného spektra zatreni.
(Korc¢dkova, 2021, s. 79)

Studie z roku 2010 publikovana v magazinu AJR (American journal of roentgenology)
ukazuje, ze pfidani cinové filtrace ma piinos pro dual energy DSCT, kdy mtze dramaticky
Zlepsit energetickou separaci mezi klinicky relevantnimi materidly, pficemz davka zafeni
je podobna ¢i niz8i nez u konvencniho jednoenergetického CT. Vyuziti dual energy skeneru pii
napéti 100 a 140 kV s pouzitim cinového filtru, poskytoval systém dostatecny fotonovy tok
i kontrast u obéznich pacientii. Pacienti také dostali vyrazné mensi davku pii stejné hladiné

Sumu ve srovnani s konvenénimi pfistroji s napétim 120 kV. (Primak, 2010)

6.5.3 Vyuziti cinové filtrace v zavislosti na skenovacim napéti

V Japonskeé studii z roku 2020 byly pro snizeni radia¢ni davky CT hrudniku u pacient
s nadvahou nebo obezitou testovany dva pristupy k udrzeni vhodné kvality obrazu: cinovy filtr
se spektralnim tvarovanim pii 150 kVp a algoritmus ADMIRE iterativni rekonstrukce (IR).

U obéznich pacientii, u kterych je priomér ekvivalentu téla vétsi nez 30 cm, relativni Sum
obrazu se pii stejné davce zareni navysi pti skenovani Sn100 kVp, zatimco pti Sn150 kVp
zlstane nizky. V této studii byl primérny efektivni primér vSech pacientl vétsi nez 30 cm,
proto bylo vybrano Sn150 kVp pro snizeni radiacni zatéze pti zachovani kvality obrazu.

Ukézalo se, ze pouziti algoritmu ADMIRE IR sniZzuje obrazovy Sum a zlepSuje
detekovatelnost objektt s nizkym kontrastem, coz vede k nelinearnimu vztahu mezi obrazovym
Ssumem a davkou. Algoritmus ADMIRE IR hraje v této studii dilezitou roli pfi udrzovani

kvality obrazu pfi nizké hlading radia¢ni davky u Sn100 kVp a Sn150 kVp. Ukézalo se, ze CT
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vySetfeni hrudniku provadéné pii 150 kVp s cinovym filtrem spojenym s ADMIRE IR
U pacientll s nadvahou nebo obezitou snizuje radiaéni zatéz asi o 50 %, aniz by doslo ke snizeni
kvality obrazu ve srovnani s konvenénim CT vySetfenim hrudniku pti 120 kVp. (Li, 2020, s.
455-456)

6.5.4 CT skenery Somatom Definition Flash a Somatom Force

Studie publikovana vroce 2022 v magazinu Radiation Protection Dosimetry vyuzila
pti optimalizaci protokolu pro obézni pacienty CT skenery Somatom Definition Flash
a Somatom Force a metodu filtrované zpétné projekce. U kazdého ze skenerd byly vyuzity
tfi CT vySettovaci protokoly. Protokol Abdomen, ktery vyuzival pouze jeden zdroj zafeni, byl
u obou pouzit pii stejnych hodnotach napéti (100 kV, 120 kV a 140 kV). Protokol DS _abdomen
vyuZzival 2 zdroje se stejnou energii (100 kV/100 kV, 120 kV/120 kV a 140 kV/140 kV).
Protokol DE_extrangio pracoval na principu dualni energie u Somatom Definition Flash pii
80 kV/140 kV a u Somatom Force 80 kV/150 kV. Vsechny akvizice byly provadény
se zapnutou automatickou modulaci proudu z trubice (ATCM) a v jednom piipadé byla
pro protokol bficha povolena také automaticka volba napéti. Protokoly CT byly analyzovany
z hlediska kvality obrazu, davky zafeni a doby skenovani. Kvalita obrazu byla hodnocena
na zaklad¢ mnozstvi Sumu v CT obrazech, viditelnosti 1ézi s nizkym kontrastem a viditelnosti
vysoce kontrastniho stentu. Pro kvantitativni vyhodnoceni CT snimkt byly pouzity hodnoty
poméru CNR a SNR.

Pouzity skener Somatom Force je o ~8 let mladSi a ve srovndni se skenerem Somatom
Definition Flash méa vykonnéjsi rentgenky, vétsi maximalni pocet potizenych ezl a také vyssi
maximalni rychlost skenovani. Tyto rozdily mezi dvéma CT skenery ovlivnily doby skenovani
pro stejné protokoly a skenery také provedly riiznou volbu napéti, kdyz byla zapnuta
automaticka modulace napéti.

Z vysledkii experimentdlnich skeni a z konzultace se dvéma radiology byl protokol
DE_extrangio hodnocen nejhife. Pii pouziti Somatom Definition Flash se standardni bfi$ni
protokol Abdomen pii 120 i 140 kV ukdzaly jako nejlepSi volba, vzhledem k dlouhym
skenovacim ¢astim a vys$$i radia¢ni davce protokolt DS _abdomen. U Somaton Force se ukazal
protokol DS abdomen vyhodné&jsi pro obézni pacienty ve srovnani srutinné vyuzivanym

protokolem Abdomen, z dtivodu nizsi davky a kratsi dobé skenovani. (Balogova, 2022, s. 565)

6.5.5 Nizko energetické skenovani
V poslednich letech se uvazuje o vyhodach pouziti iterativni rekonstrukce misto

filtrované zpétné projekce kvuli nizsi davee zateni. Qurashi ve své studii uvedl, ze u obéznich
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pacientl je mozné pouziti nizkodavkového protokolu, a to navzdory opaénym doporucenim
mnoha autortl, kteti doporucuji zvysit kV, zejména v oblastech, jako je bficho, kde prevliada
zvySeny utlum fotont kviili siln€jSimu télu rozméry téchto pacientli. Pouziti 100 kV v této studii
vedlo k ~40-60% snizeni jak metrik radiaéni davky, tak organové davky ve srovnani
s 120 a 140 kV. Pouziti nizkého kV u obéznich pacientli dramaticky nezvysuje Sum diky pouziti
IR algoritmti, které mohou kompenzovat snizeni davky zafeni a poskytuji srovnatelnou kvalitu

obrazu se skeny provadénymi s pouzitim vyssi davky. (Qurashi, 2019)
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7 Vyzkumna cast

1. Cil prace je vytvoteni nového CT protokolu pro vysetfeni biicha u obéznich pacientti
ve Fakultni nemocnici Olomouc.
2. Cil prace je otestovat nové optimalizovany protokol na obéznich pacientech a provést

srovnani s pacienty vySetfovanymi neoptimalizovanym protokolem

7.1 Hypotézy

1. Hoz1 — soubory pacientli nevykazuji statisticky signifikantni rozdil v BMI

Ha1 — soubory pacientli vykazuji statisticky signifikantni rozdil v BMI

2. Ho2— pacienti nevykazuji statisticky signifikantni rozdil v obdrzené davce zatreni

Haz2 — pacienti vykazuji statisticky signifikantni rozdil v obdrzené davce zareni

3. Hoz — CT snimky pacientti nevykazuji statisticky signifikantni rozdil v obrazovém
Sumu

Has— CT snimky pacientt vykazuji statisticky signifikantni rozdil v obrazovém Sumu

4. Hos — CT snimky pacientti nevykazuji statisticky signifikantni rozdil v poméru signalu
k Sumu
Has — CT snimky pacientli vykazuji statisticky signifikantni rozdil v poméru signalu k

Sumu

7.2 Charakteristika vyuzitého fantomu

K vytvafeni nového vySetfovaciho protokolu byl vyuzit trup celotélového fantomu
od firmy Kyoto Kagaku. Trup byl na vySetfovacim stole podlozen kliny, aby byl ve vodorovné
pozici. VySetiovana oblast byla obalena péti pytliky s vodou, kazdy naplnén asi jednim litrem
vody. Pytliky byly spojené pomoci potravinové folie a izolepy. Spojené pytliky byly ulozeny
pfes vySetfovanou oblast z vrchu, Sesty pytlik byl vlozen pod vysetiovanou oblast. Timto

zpusobem byl nasimulovan velmi obézni pacient.
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Obrazek 8 Celotélovy fantom

Zdroj: Whole Body Phantom "PBU-50." In: Kyoto Kagaku [online]. Kyoto Japan [cit. 2023-03-15]. Dostupné z:
https://www.kyotokagaku.com/en/products_data/ph-2_01/

7.3 Realizace vyzkumu

Pied samotnou realizaci vyzkumu bylo nutné ziskat souhlas Etické komise Fakulty
zdravotnickych véd, Univerzity Palackého v Olomouci. Déle pak bylo zapotiebi podat Zadost
o poskytnuti informaci pro studijni ugely/sbér dat ve FNOL. Zadosti bylo vyhovéno a souhlas

Etické komise byl udélen. Oba dokumenty jsou soucasti pfiloh této prace.

7.4 Metodika vyzkumu — fantomové méieni

Tvorba nového vySetfovaciho protokolu byla provadéna na oddéleni Radiodiagnostiky
ve Fakultni nemocnici Olomouc na CT pfistroji Revolution od firmy GE Medical Systems.
V prvni fazi byl skenovan pouze trup fantomu, bez simulace obezity, pro ziskani referencnich
hodnot standardniho pacienta. Trup byl ulozen na vySetfovaci stil vrchni ¢asti smérem
do gantry. Trup byl po zasunuti do gantry dorovnan na stfed, vySkové i stranové podle laserd.
Naskenoval se topogram oblasti bficha, na kterém byla vybrana 4,5 cm oblast jater, ktera byla
nasledné skenovana standardnim nativnim protokolem pro oblast bficha. Skenovani bylo
provadéno pii 120 kV, Sitkou fezu 1,25 mm, dobou rotace 0,5 s a pitch faktorem 0,992. Byla
vyuzita metoda adaptivni statistické iterativni rekonstrukce ASIR-V 40 %. Hodnota noise
indexu (NI) byla 8.

Noise index je parametr, ktery umoZziuje uZivateli vybrat mnozstvi (kvantového) Sumu,
ktery bude pfitomen v rekonstruovaném obrazu. NI ptedstavuje pozadovanou hladinu Sumu

ve stfedu snimku pro dany protokol. Zménou NI se zméni rozsah mA, ve kterém se ATCM
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meéni béhem otaceni gantry, aby se vytvofila zvolend Groven primérného obrazového Sumu.
(Kanal, 2007)

Po provedeni referen¢niho skenu neobézniho fantomu byl fantom s vyuzitim pytlika
s vodou nasimulovan do obézni podoby a provedl se opét topogram oblasti biicha. Opét byla
zaméfena shodné oblast jater a bylo provedeno snimani standardnim nativnim protokolem
pro oblast bficha. Byl ziskan referenc¢ni sken obézniho pacienta. Nasledné zapocala snaha
protokol néjakym zpitisobem modifikovat k ziskadni idedln¢ stejné, ¢i lepsi kvality obrazu
pii niz8i davce zareni oproti piivodnimu protokolu.

K optimalizaci protokolu byl vyuzit deep learning image reconstruction (DLIR)
algoritmus. DLIR vyuziva hluboké neuronové sité v rekonstrukénim toku, ktery se sklada
z tréninkového procesu s cilem naudit se odliSit signal od Sumu a potlaéit Sum, aniz
by se zménily struktury, na zakladé velkého poctu piipadui, které pokryvaji rizné velikosti téla,
anatomie a skenovaci parametry. DLIR lIze provést ve tiech volitelnych Grovnich sily (nizka,
stiedni a vysoka), které se lisi stupném Sumu. (Lee, 2021)

Protokol byl modifikovan prodlouZenim doby rotace na 1 s a postupnym navySovanim
hodnoty NI. Dale byl pak vyuzit k rekonstrukci algoritmus DLIR ve 3 silovych drovnich. Prvni
skenovani bylo provedeno s NI 8,5, dalsi 9 NI a takto postupné dochazelo k navySovani noise
indexu o 0,5 az do hodnoty NI 11. Ve vysledku bylo provedeno 6 snimani a z kazdého
postprocesingem vznikly 3 série snimkl s riznym stupném redukce Sumu. Bylo ziskano
18 modifikovanych sérii CT skent. Z kazdého skenovani byla zaznamenana davka zastoupena
veli¢inou CTDlyol.

Pro vyhodnocovani CT snimkt byl vyuzit program Image]. K méfeni byly vybrany
zhruba prostedni snimky ze série (18. snimek z 37). 18. skeny ze vSech 20 sérii CT skenii byly
V programu otevieny postupné za sebou pro zachovani co nejpiesnéjsi lokalizace ROI. Prvni
ROI byla umisténa do dolni duté Zily (Error! Reference source not found.), dalsi ROI pozadi byla

umisténa do jaterniho parenchymu (Error! Reference source not found.)
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ROI v dolni duté Zile méla plochu 27,5 mm?, ROI pozadi pokryvala plochu 1,36 cm?. Na viech
snimcich byly v obou danych oblastech zajmu zméfeny hodnoty CT cisel a hodnoty

smérodatnych odchylek, které symbolizuji mnozstvi Sumu. Dale byla dopocitana hodnota CNR.

Xg—X
CNR = -5__~bg
Ubg
CNR bylo dopocteno na zakladé vzorce, kde x; je primérnou hodnotou vymezenou oblasti
zajmu (ROI) v urcitych stupnich Sedi, vtomto piipadé ROI v oblasti dolni duté zily,
Xpg J€ primérnd hodnota vymezend ROI pozadi, o0,, pak smérodatnou odchylkou

homogenniho pozadi — v tomto pifipadé jaterniho parenchymu.

7.5 Vysledky

V této casti prace jsou popsany vysledky méfeni. Kdyz se v prvé tfadé zamctime
na radiacni davku pti snimkovani plivodnim protokolem pro nativni CT bficha, tak hodnota
CTDlva U neobézniho fantomu byla 6,02 mGy, naopak hodnota CTDlve u 0bézniho fantomu
byla 45,09 mGy, coz je ptiblizné 7,5x vétsi davka oproti neobéznimu fantomu. Z toho diivodu
byla primarné snaha o sniZzeni davky, coZ se provadélo postupnym navySovanim NI z piivodni
hodnoty 8. Pii hodnoté NI 8,5 klesla davka na 37,64 Gy, NI 9 jiz mélo hodnotu CTDlyol
31,64 mGy a NI 9,5 uz jen 26,85 mGy. Pfi hodnoté NI 10 jsme se jiz dostali na ptiblizné
polovinu piivodni davky — 22,97 mGy. NI 10,5 mélo hodnotu 19,87 a u posledniho méteni
na NI 11 byla hodnota CTDlyo témét tietinova oproti ptivodnimu protokolu — 17,16 mGy.
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Obréazek 11 Graf vyvoje davky CTDlyq s néristem hodnot NI

Hodnoty Sumu se odvijely od miry zastoupeni algoritmu DLIR. Nejvy$§i Sum
se vyskytoval u low DLIR, naopak nejniz§i u high DLIR. Hodnota Sumu u obézniho
neoptimalizovaného protokolu vyjadiena hodnotou smérodatné odchylky v oblasti jaterniho
byly naméfeny u protokoli s NI 8,5 — 11,095, NI 9 — 13,123, NI - 9,5 12,474, NI 10 — 12,272,
vSechny pti high DLIR algoritmu. Pfi poslednich métfenich NI 10,5 a NI 11 jiz opét Sum
V obraze narustal. Pfi low DLIR algoritmu pak dosahoval vyssich hodnot, nez Sum v obraze

obézniho neoptimalizovaného protokolu — 23,93 a 24,674.
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Obréazek 12 Graf vyvoje mnozstvi Sumu v obraze v zavislosti na vzristajicim NI

Dopocitavanou veli¢inou pak bylo CNR, dle vzorce uvedeného vyse. Hodnota opét
se silou zastoupeni umélé inteligence DLIR naristala. Hodnota CNR u obézniho

neoptimalizovaného protokolu byla pouze 1,23, naopak nejvyssi hodnota byla vypoctena
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u NI 8,5, DLIR high 3,855. S nartistajicim noise indexem opét hodnoty CNR klesaly a kvalita

snimku se snizovala.
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Obréazek 13 Graf vyvoje CNR v zavislosti na vzrustajicim NI

K vybéru optimalniho protokolu bylo tfeba porovnat davku a kvalitu obrazu.
Nejkvalitn€jsi obraz, jak je z grafu zfejmé poskytoval protokol s NI 8,5 a DLIR high, ktery
pomérné vysoka. Z hlediska Setieni davky jsou proto vhodnéjsi protokoly NI 9 a DLIR high
a NI 9,5 a DLIR high, které poskytuji stale pomérné kvalitni obrazy a davka klesala o vic jak
1/3 oproti puvodnimu neoptimalizovanému protokolu. Jisty potencial se nachazi i v protokolu
NI 11 a DLIR high, ktery nabizi takeé kvalitni obraz, hodnota CNR dosahovala hodnoty 2,526,

pii opravdu nizké davce — témét 1/3 piivodni davky neoptimalizovaného protokolu.
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Graf zavislosti CNR, Sumu a davky
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Obrézek 14 Graf zavislosti CNR, Sumu a davky

Na zakladé tohoto fantomového méifeni byl vybran protokol NI 9 a DLIR medium, ktery
se aplikoval na vzorek pacientli. Nasledné se provedlo retrospektivni srovnani se vzorkem
pacientli vySetfenych stavajicim neoptimalizovanym protokolem. Tento protokol je takovym
kompromisem pii snaze snizit davku a vyvarovat se skokové zméné vizualu obrazu, ke které

pouzitim high DLIR miiZe dochdzet.

7.6 Charakteristika vyzkumneho souboru

Do vyzkumného souboru byli zatazeni pacienti (jak muZi, tak Zeny) starsi 18 let. Jednalo
se 0 pacienty s nadvahou a obezitou s BMI nad 26, ktefi byli vySetieni na Radiologické klinice
Fakultni nemocnice Olomouc za obdobi od ledna do kvétna 2023. Cast téchto pacienti
absolvovala CT vySetfeni oblasti bficha s nativni fdzi s vyuZitim starého vySetfovaciho
protokolu s hodnotou noise indexu 8 s vyuzitim adaptivni statistickou iterativni rekonstrukce
ASiR. Druha ¢ast pacientti absolvovala CT vySetfeni oblasti bficha s nativni fazi s vyuzitim
nového vysetfovaciho protokolu pro obézni pacienty. Celkovy rozsah souboru byl 25 pacientti.
13 pacientl bylo vySetieno s vyuzitim starého vysetfovaciho protokolu, 12 pacientd S vyuzitim

nové vytvoieného protokolu.
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7.7 Metoda sbéru dat
Sbér pacientl probihal na ptistroji CT Revolution. Pozadovany soubor se zaslepenymi

daty byl zajistén ze strany mého vedouciho prace, pana Ing. Davida Kozaka. Z divodu
zachovani anonymity byli pacienti vedeni pod ¢isly, tudiz rodna ¢isla ani dal$i osobni informace
0 pacientech nebyly zpracovany. Do pfedem vytvoiené zaznamové tabulky, ktera byla
vytvofena v programu Microsoft Excel byly zaznamenavany tdaje o vysce, vaze a z toho
plynouciho BMI pacientil a o jejich véku. Z technickych parametra byla zaznamenéana hodnota
CTDlyol. Z anonymizovaného obrazového souboru byly dale prostfednictvim programu Imagel
zméfeny hodnoty smérodatné odchylky (SD) symbolizujici mnoZstvi Sumu a nasledné
dopocteno SNR. Na zavér bylo provedeno statistické vyhodnoceni.

Neexistuji zadna zatéz ani rizika, které by ohrozovaly ti¢astniky vyzkumného Setfeni.
Béhem vyzkumného Setfeni byly dodrzeny vSechny etické aspekty i platna legislativa tykajici

se prav a ochrany osobnich dat tcastnikii vyzkumu.

7.8 Metoda vyhodnocovani dat

K vyhodnoceni snimkti pacienti byl volen taktéz program Imagel. Z divodu nizsi
zietelnosti jaternich cév v nativnim sniméani byla volena pouze ROI v oblasti pravého jaterniho
laloku (Obrazek 15)Obrazek 15. Byla snaha o zvoleni co nejpodobnéjsiho mista u vSech pacientt
s ohledem na anatomickou proménlivost. Z ROI oblasti byla zaznamenavana hodnota CT ¢isla

a standardni odchylky. Na zakladé téchto hodnot byla dopo¢tena hodnota SNR.

- |

Obrazek 15 ROI oblast jater

Pro zodpovézeni vyzkumnych otidzek bylo zapotitebi zvolit odpovidajici statistické

metody. Za timto ucelem bylo statistické zpracovani dat konzultovano se statistickou
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RNDr. Evou Reiterovou, Ph. D. Ke statistickému zpracovani byl vyuzit program SPSS Base,
verze 24. Jako nastroj pro zpracovani nasbiranych dat byl vyuzit Mann-Whitneytv U Test.

Cilem bylo zjistit, zda jsou mezi testovanymi soubory statisticky vyznamné rozdily.
Testovalo se na hlading statistické vyznamnosti 0,05. Vyse uvedenym postupem bylo
provedeno porovnani homogenity skupin pacientti z hlediska BMI, nasledné testovani hodnoty
davkoveho indexu (CTDlvo), hodnoty smérodatné odchylky (SD) symbolizujici hladinu Sumu
a dale pak hodnoty poméru signalu a Sumu (SNR).

7.9 Vysledky
Noise Index 9 + DLR-M
ID Vyska [cm] Véha [kg] BMI Vék CTDlvol [MGy] STD SNR
#1 175 120 39,18 67 23,14 13,79 3,9
#2 188 110 31,12 54 19,56 12,82 4,58
#3 172 115 38,87 25 24,44 15,45 1,32
#4 156 80 32,87 69 15,93 12,65 3,61
#5 162 94 35,82 60 16,75 14,3 4,8
#6 170 92 31,83 71 17,91 13,59 3,67
#7 170 78,3 27,09 88 16,43 14,92 3,22
#8 159 77 30,46 75 22,90 12,41 4,62
#9 182 97 29,28 72 21,02 17,4 2,44
#10 178 99 31,25 68 23,1 16,46 2,92
#11 172 81 27,38 77 15,47 12,6 3,65
#12 165 81 29,75 83 17,85 16,8 2,98

Tabulka 3 Soubor pacientii vysetienych za pomoci optimalizovaného vysetiovaciho CT protokolu
(Noise Index 9 + DLR-M)

Noise index 8 + ASIR

ID Vygka [cm] Véha [ke] BMI  V&k  CTDlo [MmGy] STD  SNR
#1 165 105 38,57 78 23,84 156 2,45
#2 187 120 34,32 40 23,08 225 19
#3 174 9% 31,71 60 22,75 2454 2,12
#4 167 95 3406 85 23,29 18,11 2,95
#5 180 107,5 33,18 60 23,99 20,61 2,46
#6 160 90 3516 43 19,22 2518 2,17
#7 164 88 32,72 49 21,41 20,48 3,05
48 164 84 31,23 70 21,13 15,82 2,67
#9 167 75 2689 73 20,97 17,03 34
#10 167 140 50,20 60 24,82 20,54 2,43
#11 168 94,2 3338 82 22,19 21,34 2,66
#12 162 83 31,63 67 21,44 18,48 2,29
#13 187 93 26,559 76 22,62 18,46 2,79

Tabulka 4 Soubor pacientii vysetienych za pomoci neoptimalizovaného vysetiovaciho CT protokolu

(Noise Index 8 + ASIR)
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7.9.1 Srovnani homogenity souboru z hlediska BMI

Na zacatek bylo nutné zjistit, zda se jednd o homogenni skupiny pacientii. Za timto

ucelem bylo provedeno porovnani BMI pacientti v obou skupinach.

Graf rozlozeni BMI
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Obrazek 16 Graf rozlozeni BMI

Primérnd hodnota BMI byla u pacientii vySetfenych pomoci nové vytvoieného
protokolu 32,08, median byl 31,18. Pruimérna hodnota BMI u pacientt vySetfenych pomoci
neoptimalizovaného protokolu dosahovala 33,82, median byl 33,18. Pro zjisténi statistické
vyznamnosti, byl proveden Mann-Whitneyiv U Test. Testovani probihalo na hladiné
vyznamnosti 0,05. Hodnota p v tomto ptipadé vysla 0,369, tudiz se nejedna o statisticky
signifikantni rozdil. Nulovou hypotézu, ze z hlediska BMI neni mezi skupinami rozdil, nelze

Zzamitnout.

7.9.2 Srovnani hodnot CTDlyo

Dalsim zkoumanym parametrem byl objemovy index vypocetni tomografie CTDlval.

Zjistoval se statisticky signifikantni rozdil mezi hodnotami CTDIvol u obou vzorkd.

49



Graf pro porovnani CTDI,,
30
28
26
24
22
20
18
16
14
12
10

Il Moise Index 8 + DLR-M [l Noise index 8 + ASIR

Obréazek 17 Graf pro srovnani hodnot CTDly

Primérnd hodnota CTDlyg byla u pacientii vySetfenych pomoci nové vytvofeného
protokolu 19,54, median byl 18,74. Primérna hodnota CTDIvol u pacientti vySetfenych pomoci
neoptimalizovaného protokolu dosahovala 22,37, median byl 22,62. Pro zjisténi statistické
vyznamnosti, byl proveden Mann-Whitneyv U Test. Testovani probihalo na hladiné
vyznamnosti 0,05. Hodnota p vtomto piipadé vySla 0,047, tudiz se jednd o statisticky
signifikantni rozdil. Nulova hypotéza Ho. byla zamitnuta a plati alternativni hypotéza
Haz, ze jsou hodnoty CTDlye rozdilné.

7.9.3 Srovnani hodnoty Sumu v obraze

Dale byla porovnavana smérodatnd odchylka (SD), ktera vyjadiuje hodnoty Sumu

V obraze.

Srovnani mnoistvi Sumu (SD)
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Obrazek 18 Graf pro srovndani hodnot smérodatné odchylky
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Sum v obraze dosahoval v priméru hodnot 14,43 u pacientii vysetienych pomoci nové
vytvotfeného protokolu, median pak byl 14,05. Primérna hodnota Sumu u pacientii vysetienych
pomoci neoptimalizovaného protokolu dosahovala 19,9, median byl 20,48. Pro zjisténi
statistické vyznamnosti, byl proveden Mann-Whitneyiv U Test. Testovani probihalo na hladiné
vyznamnosti 0,05. Hodnota p vtomto piipadé vySla 0,00013. Jde o statisticky velmi

signifikantni rozdil. Nulova hypotéza Hos byla zamitnuta. Plati alternativni hypotéza Has.

79.4 Srovnani hodnot SNR

Poslednim zkoumanym parametrem je Groveni pomér signal-Ssum (SNR), ktery odrazi

kvalitu obrazu.

Srovnani hodnot SNR
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Obrazek 19 Graf pro srovnani hodnot SNR

V priméru byla hodnota poméru signal-Sum u pacienti vySetfenych pomoci noveé
vytvoteného protokolu 3,48, median byl 3,63. Primérna hodnota SNR u pacientti vySetienych
pomoci neoptimalizovaného protokolu dosahovala 2,56, median pak 2,46. Pro zjisténi
statistické vyznamnosti, byl proveden Mann-Whitneytiv U Test. Testovani probihalo na hladiné
vyznamnosti 0,05. Hodnota p vtomto piipadé vysla 0,006, tudiz se jedna o statisticky

signifikantni rozdil. Doslo k zamitnuti hypotézy Hos a potvrzeni hypotézy Haa.
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8 Diskuse

Cilem diplomové prace bylo vytvofit novy optimalizovany protokol pro obézni pacienty.
Tento protokol se nasledné odzkousel na vzorku pacienti a provedlo se porovnani
s vySetfovacim protokolem, ktery byl vyuzivan doposud. Porovnavaly se hodnoty CTDIyol
reprezentujici davku, hodnota smérodatné odchylky SD symbolizujici mnozstvi Sumu v dané
ROI a jako posledni hodnota pomér signdl-Sum SNR. Nasledné byla data statisticky
zpracovana, diky ¢emuz bylo mozné potvrdit, ¢i vyvratit platnost hypotéz.

Prvni ¢ast prace je zaméfena na tvorbu nového vySetfovaciho protokolu pro obézni
pacienty. Pro tvorbu nového vysetfovaciho protokolu byl vyuzit celotélovy fantom od firmy
Kyoto Kagaku. Pro nasimulovani obezity byly pouzity sa¢ky naplnéné vodou. Kviili odlisnému
stupni pohlcovani ionizujiciho zafeni vodou oproti tuku, byl timto zptisobem nasimulovan
model opravdu velmi obézniho pacienta, jaky se v klinickém prostfedi nevyskytuje pfili§ ¢asto.
U fantomu byly hodnoty CTDIvo okolo 40 mGy, u pacientti byla maximalni hodnota CTDlyol
pod 25 mGy. Z toho divodu byl tento fantom lehce naddimenzovany. Nicméné je problém
takovy fantom jednoduse vérohodné¢ upravit tak, aby vysledky byly reprodukovatelné
a nehrozilo velké nebezpeci poskozeni ptistroje (pf. kontaminaci).

Ptistroj CT Revolution od firmy GE, ktery byl pro tvorbu protokolu vyuzit disponoval
moznosti vyuziti techniky um¢lé inteligence — DLIR (deep learning image reconstruction).

Princip algoritmu DLIR je vysvétlen v ¢lanku McLeavy a kol. publikovaném v magazinu
Clinical Radiology tak, Ze vSechny algoritmy pouzivaji podobné tréninkové metody
na principu, kdy se poskytuji tréninkové siti tisice sad porovnanych obrazki, jeden s nizkou
davkou a nizkou kvalitou a druhy s vysokou davkou a velmi vysokou kvalitou (vyssi, nez
by bylo dosazitelné v klinickych podminkach). Systém neni implicitné¢ naprogramovan, misto
toho se uci sam, jak odstranit Sum z nekvalitnich obrazkli a ptevést je na obrazky vysoké
kvality, podobné jako se lidsky mozek u¢i novy ukol opakovanim. Jakmile dosdhne
maximalniho vykonu, dojde programéatory k nastaveni inteligence k zabranéni overfittingu,
ktery ma potencial odstrafiovat skute¢ny signal. (McLeavy, 2021)

Optimalizovani davky bylo provadéno postupnym navySovanim hodnoty noise indexu
(NI). Firma GE definuje noise index jako uzivatelsky volitelnou proménnou, ktera je soucasti
platformy GE CT a ktera umoziuje uzivateli vybrat mnozstvi (kvantového) sumu, které bude
ptitomno V rekonstruovaném obraze. NI ptedstavuje pozadovanou hladinu Sumu ve stfedu

snimku pro dany protokol, tudiz ma velky vliv na automatickou modulaci proudu a z toho
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plynouci davku zafeni. Aby se pfedeslo nadmérnému ozéfeni u obéznich pacientd, je nastavena
hodnota maximalniho mA odpovidajici maximalnimu ptipustnému CTDIvo. (GE Healthcare).

Japonsky ¢lanek publikovany v magazinu European Journal of Radiology odhalil,
ze radiacni davka aplikovana na télesnou hmotnost pacienta pii vyuziti automatické modulace
proudu byla u obéznich pacientll vyznamné niZsi, neZ u neobéznich pacienttl, to naznacuje,
ze 1 pti pouziti této techniky muize byt obtizné dodat dostate¢nou davku zatfeni u obéznich
pacientil. Diky tomu, Ze DLIR zachovava kvalitu snimk 1 pfi nizSich davkach zareni, jednalo
by se o vhodnou volbu k rekonstrukci obrazu pfi relativné nedostateénych davkach zateni.
(Akagi, 2020)

Piivodni neoptimalizovany protokol mél hodnotu NI 8, jako rekonstrukéni algoritmus bylo
vyuzito Adaptivni statistické iterativni rekonstrukce ASiR-V, dobou rotace 0,5 s a skenovaci
napéti 120 kV, které se pti optimalizaci neménilo. Protokol byl modifikovan prodlouzenim
doby skenovani na 1 s a postupnym navySovanim hodnoty NI. Prodlouzeni doby skenovani
umoziuje nasbirat dostatecné mnozstvi fotoni a bylo nutné pro moznost navySovani NI.
NavySovani hodnot NI bylo provadéno vzdy po 0,5 stupni az k hodnoté 11.

DLIR bylo pfi testovani vhodného vySettovaciho protokolu aplikovano ve ttech Urovnich
— low, medium, high, kdy dochéazelo k potlagovani Sumu v riznych intenzitach. Uroven high
sice poskytovala snimky s nizkym mnozstvim Sumu, avSak Iehce odliSnym vizualem.

Nejlepsi vysledky ve srovnani davky 1 kvality obrazu vykazoval protokol NI 9,5 a DLIR
high, ktery poskytuje pomérn¢é kvalitni obraz s hodnotou CNR 3,092 a davka klesala o vic jak
1/3 oproti pavodnimu neoptimalizovanému protokolu. Jisty potencidl nabizi i protokol
NI 11 a DLIR high, ktery poskytuje také relativné kvalitni obraz, hodnota CNR dosahovala
hodnoty 2,526, pii opravdu nizké davce — témét 1/3 pivodni davky neoptimalizovaného
protokolu.

CNR se na pocatku optimalizace zlepSovalo a Sum sniZzoval, na urovni ptiblizné NI 10
tim, Ze pti vysSich hodnotach noise indexu se zacnou, obzvlasté u takto obézniho fantomu,
projevovat artefakty zplsobené nizkym proudem, s kterymi si jiz rekonstrukéni algoritmus
nedokaZe dobie poradit.

Pfi optimalizaci protokolu neni skokova zména protokolu vhodna, pro Iékate je idealni,
aby si zmén v kvalité obrazu nevs§iml, ale zaroven doslo ke sniZzeni davky. Obecné tedy lepsi
nedélat pfili§ markantni zmény a sledovat pfipadné problémy. Také je vhodné navySovat
postupné urovné DLIR, potencidlné by bylo zapotiebi obdobi adaptace, aby se radiologové

seznamili s riznymi intenzitami DLIR a s nimi spojenymi vzhledy snimk, z toho divodu
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skokové navySeni DLIR pfi znatelné niz$i davce, které nabizi protokol NI 11, DLIR high
by mohlo vést ke znacné zhorSené diagnostické spolehlivosti. AvSak protokol nabizi slibny
potencial pro budouci optimalizace.

Jako dalsi doporuceni pro budouci optimalizace by mohlo byt provedeni nejenom
kvantitativni hodnoceni obrazového Sumu, ale také kvalitativni vyhodnoceni snimkii radiology,
pro spravnou detekovatelnost ptipadné patologie, aby nedochézelo k ptilisSnému potla¢eni Sumu
metodou DLIR na Ukor spravné detekovatelnosti Iéze.

Z davodt postupné optimalizace byl pro testovani na vzorku pacientli zvolen protokol NI 9
a DLIR medium, ktery nabizel stidle o dost vy$si hodnoty CNR oproti neoptimalizovanému
protokolu NI 8, ASIR-V pii niz8i davce zafeni. Hodnota CNR narostla z ptvodnich
1,23 na 2,34, u davky doslo k poklesu z ptivodnich 45,09 mGy na 31,64 mGy.

Obecné plati, ze u velmi obéznich pacientli mohou byt pfijatelné 1 vyssi hladiny Sumu,
jelikoz tito pacienti mohou obvykle té€zit z nahromadéni visceralniho tuku, coz piirozené
zlepSuje kontrast mezi organy, a proto je vyzadovana potencidlné mensi davka pro rozliSeni
kontrastu. Tuk je taktéz méné radiosenzitivni nez ostatni tkan¢, tudiz pokud je davka u obézniho
pacienta napf. 3,5% vétSi oproti neobéznimu pacientovi, pravdépodobnost stochastickych
ucinkti 3,5% vyssi neni.

V druhé casti prace se provedlo testovani zvoleného protokolu na vzorku 12 pacient
a nasledné porovnani se vzorkem 13 pacienti vySetfenych pomoci neoptimalizovaného
protokolu. Vysledky byly statisticky zpracovany za pouziti Mann-Whitneyova U Testu.
Testovani probihalo na hladin€ vyznamnosti 0,05.

Byly stanoveny vyzkumné hypotézy, 4 nulové a 4 alternativni, zminéné v Uvodu praktické
Casti. Prvni hypotéza se zaobira homogenitou vzorku pacientt z hlediska BMI. Median vzorku
pacientii vySetfenych za pouziti nového vySetfovaciho protokolu je 31,18, medidn vzorku
pacientii vySetfenych stavajicim neoptimalizovanym protokolem vysel 33,18. Nebyl shledan
statisticky signifikantni rozdil (p = 0,369), a tudiz mizeme vzorky pacienti povazovat
za homogenni. Druha hypotéza se zabyvala rozdily v davce zafeni. Median vzorku pacientt
vySettenych za  pouziti optimalizovaného  vySetfovaciho  protokolu je 18,74,
median vzorku pacientii vySetfenych stavajicim neoptimalizovanym protokolem vysel 22,62.
Mann-Whitneyovym U Testem byl zjistén statisticky signifikantni rozdil p = 0,047. Tim byla
potvrzena alternativni hypotéza ,,Protokoly vykazuji statisticky signifikantni rozdil v davce
zafeni”. Tteti hypotéza porovndvda mnoZstvi obrazového Sumu. Median vzorku pacientl
vySetfenych za pouziti nového vySetfovaciho protokolu je 14,05, median vzorku pacientli

vySetfenych stavajicim neoptimalizovanym protokolem vySel 20,48. Statistickym testovanim
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se doslo k zabéru, ze se jednd o vysoce signifikantni rozdil, kdy p = 0,00013. Timto byla
potvrzena alternativni hypotéza, predpovidajici, ze ,,protokoly vykazuji statisticky signifikantni
rozdil v obrazovém Sumu.“ Na zavér ¢tvrtd hypotéza porovnavajici pomér signal-Sum,
kdy median vzorku pacientii vySettenych za pouziti optimalizovaného vysetfovaciho protokolu
je 3,63, median vzorku pacientd vySetfenych stavajicim neoptimalizovanym protokolem vysel
2,46. Mann-Whitneyovym U Testem byl zjistén statisticky signifikantni rozdil p = 0,006.
Tim byla potvrzena alternativni hypotéza ,,Protokoly vykazuji statisticky signifikantni rozdil
v SNR*.

Na zaklad¢ vysledki Ize tedy fict, ze zménou protokolu doslo ke snizeni davky, snizeni
Sumu a zvySeni poméru signalu k Sumu. Dostavame tedy lepSi kvalitu obrazu u obéznich
pacientli pii vySetfeni bificha. Snizeni davky i zlepSeni kvality obrazu tedy znamena,
ze je mozné protokol jeSté optimalizovat. Razantni zmény ovSem nejsou vhodné,
jak je zminéno jiz vyse.

Pii porovnavani vysledkd byly nalezeny studie hodnotici taktéz piinos metod umélé
inteligence v porovnani s adaptivni statistickou iterativni rekonstrukci (ASiR-V).

Fair a kol. ve studii publikované v roce 2022 v magazinu Journal of Computer Assisted
Tomography se zabyvaji hodnocenim CT wvySetifeni s vyuzitim rekonstrukéniho algoritmu
na principu umélé inteligence u 48 pacienti s prumérnym BMI 39,5. Byla hodnocena
vaskularni a vicefazova onkologicka stagingova dvouenergetickd CT vysetieni. Pro porovnani
byli aplikovany dva algoritmy pro rekonstrukci CT obrazu s dualni energii: ASIR-V
a rekonstrukce obrazu TrueFidelity DL na 2 trovnich (stfedni a vysoka). Bylo provedeno
kvalitativni hodnoceni 4 radiology a kvantitativni porovnani poméru signalu k Sumu (SNR)
a poméru kontrastu k Sumu (CNR). DL-Med i DL-High prokazaly statisticky vyznamné vyssi
Likertovo skore ve srovnani s ASiR-V napii¢ vSemi subjektivnimi hodnoceni kvality obrazu.
SNR pro aortu a jatra bylo vyznamné vyssi pro DL-High oproti ASiR-V na hladiné vyznamnosti
(p <0,001). Pomér CNR pro aortu a SNR pro aortu a jatra byly vyznamné vyssi u DL-Med
oproti ASiR-V na hladiné vyznamnosti (p <0,05). (Fair, 2022)

Dalsi dohledana studie Akio Tamury a kol. z roku 2021, publikovana v The British Journal
of Radiology, provadéla srovnani nizkodavkového CT jater u 90 pacientl s praimérnym BMI
25,5. Snimky byly rekonstruovany pomoci DLR, iterativni rekonstrukei zaloZzené na datovych
modelech (MBIR) a filtrovanou zpétnou projekci (FBP). Byl vypocitan primérny obrazovy
Sum a pomér kontrastu k Sumu (CNR) a subjektivné byl hodnocen Sum, artefakty, ostrost
a celkova kvalita obrazu. Primérny Sum v abdominalni aorté a jaternim parenchymu u DLR
byl niz§i nez u FBP a MBIR (p <0,001), CNR bylo naopak vyssi. Snimky DLR byly hodnoceny
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jako lepsi nez snimky MBIR, pokud jde o Sum (p <0,001) a celkovou kvalitu ( p = 0,03). DLR
byla taktéz jedinou metodou, u které nebyl obrazovy Sum vys$i u obéznich pacientii
nez U pacientd s normalnim BMI. (Tamura, 2021)

Ob¢ tyto studie potvrzuji statisticky signifikantni rozdil v mnozstvi obrazového Sumu
i v hodnotdch SNR a CNR. Metoda umélé inteligence ma Vv diagnostice obéznich pacientti
Své misto.

Tteti dohledana studie hodnoti taktéz vyuziti algoritmu umélé inteligence pii CT,
s rozdilem, Ze neni orientovana pfimo na obézni pacienty, ovS§em miiZe poskytnout zhodnoceni
aplikovatelnosti této metody i na standardni populaci.

Ju Gang Nam a kol. v ¢lanku z roku 2021 prezentovaném v ¢asopise European Radiology
se zabyvaji hodnocenim vlivu algoritmu umélé inteligence (DLIR-CHT) na kvalitu obrazu
CT hrudniku se zaméfenim na horni ¢ast bricha. Do studie bylo zafazeno 100 pacienti. Byly
shromédzdény tfi soubory snimki: CT hrudniku rekonstruované s adaptivni statistickou
iterativni rekonstrukci (ASIR-CHT z 50 %), CT hrudniku s algoritmem hlubokého uceni
(DLIR-CHT) a CT bticha s ASiR (ASiR-ABD z 40 %). Kvantitativni méfeni zahrnovalo taktéz
porovnani SNR, CNR i obrazového Sumu. Kvalitativni hodnoceni bylo provedeno subjektivnim
zhodnocenim tfemi radiology, ktefi nezavisle na sobé hodnotili Sum, prostorové rozliSeni,
artefakty i celkovou kvalitu obrazu. Ve vysledku nejlepsi hodnoty SNR i CNR vykazoval
algoritmus DLIR. V subjektivni analyze vSak ASiR-ABD vykazal méné subjektivniho Sumu
nez DLIR, ovSem DLIR nabizel lep$i prostorové rozliseni. ASIR-ABD vykazovala leps$i
celkovou kvalitu obrazu, ale dva ze tfi ¢tenatru castéji preferovali DLIR. V zavéru je nutné
zminit, ze¢ DLIR CT hrudniku vykazovalo srovnatelnou kvalitu obrazu v horni ¢asti bficha
pii vice jak 50 % tspote davky oproti specializovanému CT bficha a bylo preferovano vétSinou
radiologi. (Nam, 2021). Tato studie naznacuje, ze algoritmus DLIR muze byt vhodnou

alternativou i v diagnostice neobéznich pacientu.
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8.1 Limity

Vyzkumna ¢ast této diplomové prace zahrnuje né€kolik limitujicich faktort, které mohly
ovlivnit vysledky vyzkumu. Pti tvorbé vySetfovaciho protokolu pro obézni pacienty bylo
prvnim problémem, jakym zpisobem nasimulovat obézniho pacienta. Vyuziti vody pro
simulaci obezity neni nejvhodnéjsi volbou, vhodnéjsi by bylo pouzit napt. veprové sadlo, které
by poskytovalo vérohodnéjsi vysledky. Béhem snimkovani fantomu s vyuzitim vody dochazelo
k mensimu uniku vody z jednoho sacku, coz mohlo zapfti¢init mirné zkresleni vysledkd.

Dalsi limitaci fantomové méfeni byla pfitomnost artefaktu vzniklého vlivem tvrdnuti
svazku projevujici se vznikem vodorovnych ¢ar uprostied nékterych snimki. Tvrdnuti svazku
je jev, pii kterém dochdzi k selektivnimu utlumu fotonti s niz8i energii.

Pro druhou ¢ast prace, testovani noveé vytvofeného protokolu na pacientech a néasledné
porovnani s pacienty vySetfovanymi pomoci neoptimalizovaného vySetfovaciho protokolu,
byla volena jako faktor pro zatazeni pacienti do vyzkumu velicina BMI. Ackoli je BMI
povazovano za bézné pouzivany diagnosticky ndstroj k charakterizaci obézni populace,
tak poskytuje nepfimé méfeni télesného tuku a neni schopno rozlisit mezi netukovou a tukovou
hmotou, nebo charakterizovat rozloZeni télesného tuku.
mnozstvim vhodnych pacientl s danou indikaci. Raw data z vySetieni se neukladaji dlouhou
dobu, tudiz nebylo mozné nckteré snimky retrospektivné zrekonstruovat. Urcité
by do budoucna bylo vhodné provést porovnani na vét§im vzorku pacientd.

Jako dalsi limitace prace by bylo moZné zahrnout nemoznost zvolit stejné misto v oblasti
jaterniho parenchymu pro umisténi ROI a také totoznou velikost ROI. Tyto skute¢nosti mohli
vést k mirnym odchylkam v parametrech hodnoticich kvalitu obrazu.

Dalsi limitaci této prace je volba veli¢iny CTDIvo zastupujici radia¢ni davku. Tato
veli¢ina predstavuje mnozstvi ionizujiciho zafeni na vystupu z rentgenky. Kvantifikuje davku,
kterou by byl pacient ozaien, kdyby mél referen¢ni velikost. CTDIvol neudava, jakou davku
obdrZzi pacient, ktery referencni velikost nema. SkuteCnym davkam, které pacient obdrzi 1épe
odpovida hodnota SSDE (Size-Specific Dose), ktera vychazi z CTDIyo a bere v potaz efektivni
primér pacienta.

K ziskani ucelenéjsich informaci o kvalité obrazu by bylo vhodné doplnit kvantitativni
vyzkum o zhodnoceni kvalitativni, kdy se snimky piedlozi zkusenym radiologim, ktefi

subjektivné hodnoti kvalitu obrazu napf. dle Likertovy skaly.
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9 Zavér

Tato diplomova préace se zabyva optimalizaci CT protokolu pro obézni pacienty, jeho
naslednou aplikaci na vzorek pacientll a porovnanim se vzorkem pacientl vysetfenych pomoci
stavajiciho neoptimalizovaného vysetfovaciho protokolu.

V teoretické ¢asti jsou rozebrany obecné principy vypocetni tomografie, nasleduje kapitola
parametry vySetfovaciho protokolu, skenovaci a obrazové. Dalsi kapitola je zamétena
na kvalitu obrazu, nasledovana kapitolou o radiacni ochrané. Zavér je vénovan obéznim
pacientim, obzvlasté pak specifikiim v jejich vySetfovani. Zminény jsou 1 riizné strategie
a pristupy K jejich vySetfovani.

Vyzkumna ¢ast prace se zabyva tvorbou nového CT protokolu pro vySetfeni bficha
U obéznich pacientii. Optimalizace probihala za vyuziti antropomorfniho fantomu a méla za cil
zlepsit kvalitu obrazu pii niz8i davce zatfeni. K hodnoceni radia¢ni zatéZe byla pouzita veli¢ina
CTDlvoi udavajici vystupni davku CT piistroje. Sum byl hodnocen na zékladé hodnoty
sméerodatné odchylky a kvalitu obrazu predstavoval pomér kontrastu-Sumu. Optimalizace byla
provadéna navySovanim hodnoty noise indexu za vyuziti rekonstrukéniho algoritmu DLIR.
Pro aplikaci na vzorek pacientti byl zvolen protokol NI 9 a DLIR medium, ktery je takovym
kompromisem ve snaze vyhnout se radikalni zmén¢ obrazu.

Nové vytvotfeny protokol byl aplikovan na soubor 12 pacientii a porovnan se souborem
13 pacientii vysetfenych za pomoci stavajiciho neoptimalizované¢ho protokolu. Oba soubory
zahrnovaly pacienty s BMI vys§im neZz 26. K hodnoceni radia¢ni zatéZze byla vyuzita opét
veli¢ina CTDlIyol, kvalitu obrazu pfedstavoval pomér signalu K Sumu a samotny Sum opét
symbolizovala hodnota smérodatné odchylky. Bylo provedeno statistické vyhodnoceni
na zakladé Mann-Whitneyova U Testu na hladin¢ statistické vyznamnosti 0,05. Statisticky bylo
vyhodnoceno, ze se jedna o homogenni soubory, jelikoz mezi hodnotami BMI nebyly
statisticky signifikantni rozdily, nedoslo tudiz k vyvraceni hypotézy Ho:. Nasledné bylo
provedeno srovnani hodnot CTDly, smérodatné odchylky a hodnoty SNR. U vsech téchto
veli¢in byl shledan statisticky signifikantni rozdil, tudiz doslo k potvrzeni alternativnich
hypotéz Haz, Has, Has. Na zakladé vysledki je tedy zajisténa lepsi kvalita obrazu pii niz$i
davce zafeni.

Cil prace byl splnén a doslo k potvrzeni ¢i vyvraceni vSech hypotéz. Ziskané vysledky této

diplomové préce je mozné vyuzit k dal§im optimalizacim protokol pro obézni pacienty.
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3D trojrozmérny
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ATCM Automaticka modulace proudu
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CTDlIvoL Objemovy kermovy index vypocetni tomografie
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D Absorbovana davka

DLIR Deep learning image reconstruction

DLP Dose-length product

DNA deoxyribonukleova kyselina

DRU Diagnosticka referencni Groven

DSCT Dual-source
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FOV Field of view
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Gy Gray

Ho nulova hypotéza

Hr Ekvivalentni davka

HU Housfieldovy jednotky

IR Iterativni rekonstrukce

J.kg? Joule na kilogram

K Kerma

keV kilo elektron volt

kv Kilo volty

kVp maximalni hodnota napé&ti
mA mili ampéry

mAS mili ampéry za sekundu
MDCT Multidetektorové CT

MeV mega elektron volt

mGy mili Gray

mm milimetr

MTF Modulacni pfenosova funkce
NI noise index

P < 0,05 hladina vyznamnosti

PACS Picture archiving and communication system
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RTG rentgenové
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