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1 W prowadzenie

11 Mammografia

Rak piersi jest najczeSciej wystepujagcym nowotworem ztosliwym u kobiet
w Polsce, o0 najwyzszej jednocze$nie Smiertelnosci [1]. Roéwnocze$nie jego udziat
w catkowitej liczbie zachorowan i zgonéw z powodu nowotwordéw ztosliwych stale
ro$nie. Corocznie w Polsce odnotowuje sie ok. 16 tys. nowych przypadkow raka piersi
oraz ok. 5 tys. zgonow z tego powodu [1, 2], Profilaktyka, diagnostyka i terapia raka
piersi stanowig wiec powazne wyzwanie dla wspotczesnej onkologii. Wczesna
diagnostyka nowotwordéw piersi zwieksza szanse powodzenia leczenia radykalnego,
aco za tym idzie, zmniejsza $miertelno$¢, przy czym odsetek przezy¢ 5-letnich
dla nowotworéw wykrytych ojeden stopien zaawansowania klinicznego wcze$niej

wzrasta 0 ok. 25 punktéw procentowych (tabela 1.1) [2, 3],

Tabela 1.1 Prawdopodobieristwo przezycia 5 lat w zaleznos$ci od stopnia zaawansowania nowotworu [2]

Stopien zaawansowania Stadium zaawansowania Odsetek przezy¢ 5-letnich
0 Przedinwazyjne 100
I Miejscowe 75
I Lokoregionalne wczesne 50
I Lokoregionalne p6zne 25
v Uogblnione 5

Metodg diagnostyczng, ktéra umozliwia wczesne wykrywanie raka piersi jest
mammografia (radiograficzne badanie piersi). Znajduje ona zastosowanie jako badanie
przesiewowe, pozwalajgce wykrywaé nowotwory w stadiach bezobjawowych. Czutos$¢
badania oceniana jest na 80-95%, zaleznie od struktury sutka. Ze wzgledu
na niewystarczajacg swoisto$¢ metody, do réznicowania tagodnych i ztosliwych zmian
konieczne jest jednak przeprowadzenie badan weryfikujgcych (biopsja) [4],

W Polsce od 2006 roku realizowany jest Populacyjny Program Wczesnego
Wykrywania Raka Piersi [5], Program obejmuje populacje kobiet w wieku od 50 do 69
lat. Zaleca sie, by kobiety, ktére nie chorowaty w przesztosci na raka piersi, poddawaty

sie badaniu co 2 lata. Wedtug prognoz taki model skryningu moze w dtuzszej



perspektywie prowadzi¢ do 20% redukcji Smiertelnosci w grupie docelowej [6].
Warunkiem jest jednak wysoka zgtaszalnos$¢ kobiet ijako$¢ badan.

Zastosowanie w technice diagnostycznej czy terapeutycznej promieniowania
jonizujgcego zawsze niesie ze sobg ryzyko zwigzane z mozliwos$cig indukcji
nowotworu. Zagrozenie to ma szczeg6lne znaczenie w kontek$cie mammograficznych
badan skryningowych, gdyz ekspozycji poddaje sie tu duzag populacje potencjalnie
zdrowych kobiet. Kolejne niebezpieczenstwo wigze sie z niewystarczajacg jakoscig tych
badan. Niezadowalajaca jako$¢ obrazu moze skutkowaé brakiem uwidocznienia
na mammogramie ogniska choroby. Z drugiej strony, na skutek miedzy innymi btedéw
interpretacyjnych czy artefaktéw obrazu, mogg pojawic¢ sie wyniki fatszywie dodatnie.
Naraza to kobiety na niepotrzebny stres, a takze na dodatkowe inwazyjne badania
(biopsja). Ze wzgledu na powszechno$¢ mammografu w diagnostyce i istotnos¢ decyzji
diagnostycznych, kwestie nadzoru nad jakoscig procedur mammograficznych nabierajg
szczegblnego znaczenia i wyrdzniaja sie wsréd innych metod radiograficznych.

Swiadczeniodawcy realizujacy Program Przesiewowy sa prawnie zobowigzani
do kontroli fizycznych parametrow urzadzen radiologicznych [7-10]. Corocznie
pracownie mammograficzne poddawane sg takze zewnetrznej kontroli poprawnosci
realizacji Programu. Kontrole takg przeprowadza zesp6t fizykdw upowazniony przez

Ministra Zdrowia.

1.2 Budowa piersi

Piersi sg gruczotami skdérnymi, ktére (u kobiet) w postaci pdisferycznych
uwypuklen znajdujg sie na Scianie klatki piersiowej lezac na wysokosci Il do VI lub
VIl zebra (rycina 1.1). Piersi za posrednictwem powiezi zbudowanej z tkanki tacznej
przylegaja do miesnia piersiowego wiekszego, miesnia piersiowego mniejszego oraz
w czeSci bocznej do migsnia zebatego przedniego. Kazda pier§ zwienczona jest
brodawka sutkowg, w ktorej znajdujg sie ujScia przewodow mlekowych. Brodawka
otoczona jest okraglg otoczka brodawki sutkowej {areola), ktéra charakteryzuje
sie silng pigmentacjag i gdzie maja ujScie zmodyfikowane gruczoty tojowe

(tzw. gruczoty Montgomery'ego) [11-13].



Rycina 1.1 Anatomia prawidtowa piersi (autor: Patrick J. Lynch, medical
illustrator; C. Carl Jaffe, MD, cardiologist]). Przekr6j w ptaszczyznie strzatkowej.
Widoczne sa: 1 Sciana klatki piersiowej 2. Miesnie piersiowe: mniejszy
i wiekszy 3. Tkanka gruczotowa 4. Brodawka sutkowa 5. Otoczka brodawki

sutkowej 6. Przewdd mlekowy 7. Tkanka tluszczowa 8. Skéra.

Wewnatrz kazdej piersi znajduje sie gruczot piersiowy (glandula mammaria),
sktadajacy sie z 15-20 ptatdéw tkanki gruczotowej (lobi glandulae mammariae), ktora
jest zdolna do produkcji mleka. U czesci populacji kobiet w dole pachowym znajduje
sie dodatkowy ptat gruczotu mlekowego zwany ogonem Spence'a. W obrebie ptatow
mozna wyr6zni¢ mniejsze struktury zwane zrazikami lub ptatkami {lobules). Sktadaja
sie one z grup gruczotow wydzielajgcych mleko, otoczonych tkankg tgczna.

Z kazdego ptata wychodzi przewdd mleczny (ductus lactiferus) rozszerzajacy
sie nastepnie w zatoke mleczng (sinus lactiferus) majaca ujscie w brodawce sutkowej.
Zatoka mleczna w okresie laktacji petni funkcje magazynujagce mleko. Obszary
pomiedzy ptatami tkanki gruczotowej wypetnia tkanka tluszczowa. Tworzy ona
rowniez warstwe ochronng wokaét gruczotu mlekowego [11, 12],

Budowa piersi wykazuje znaczne zrdznicowanie w obrebie populacji kobiet.
Na wielkos¢, ksztatt i strukture sutka majg wptyw zaréwno czynniki genetyczne jak

i hormonalne. Przyrost gruczotu nastepuje w trakcie dojrzewania, w okresie cigzy

1Autorem wszystkich pozostatych rycin jest Marek Szewczuk.



i laktacji. W trakcie menopauzy na skutek zmian hormonalnych tkanka gruczotowa
stopniowo zanika i $rednia gesto$¢ piersi sie zmniejsza.

Gruczotowo$¢ piersi jest parametrem charakteryzujagcym sutek pod wzgledem
skfadu tkankowego - oznacza masowg zawarto$¢ tkanki gruczotowej w gruczole
piersiowym. Gruczotowos$¢ piersi jest skorelowana z wielkoscig piersi. W przypadku
mammografu wielko$¢ piersi okre$la sie poprzez podanie jej grubosci po wiasciwym
utozeniu jej do badania i zastosowaniu odpowiedniej sity ucisku. Czestos¢
wystepowania danej grubosci piersi w populacji kobiet podlegajacej badaniom

skryningowym przedstawiono na rycinie 1.2 [14].

Grubo$¢ po kompresji (mm)

Rycina 1.2 Rozk}ad czestosci wystepowania danej grubosci piersi. Dane dotyczg pacjentek objetych

programem przesiewowym w Wielkiej Brytanii [14].

Ustalona zalezno$¢ pomiedzy gruboscia piersi a jej gruczotowoscig (tabela 1.2)

umozliwia m. in. szacowanie dawek indywidualnych dla pacjentek.



Tabela 1.2 Typowe wartosci gruczotowosci odpowiadajgce piersi o danej grubosci po kompresji

wg European Guidelinesfor Quality Assurance in Breast Cancer Screening and Diagnosis. 4th edition [15].

Grubos¢ Gruczotowos$¢
(mm) (%)
32 67
45 41
53 29
60 20
75 9
90 4

Obraz radiograficzny sutka zalezy od jego skiadu tkankowego. Tkanka
gruczotowa oraz tkanka taczna widoczne sg w postaci jasnych obszarow na tle
ciemniejszej tkanki ttuszczowej (rycina 1.3). Przy prawidtowo wykonanym utozeniu

i kompresji na obrazie widoczny jest takze zarys skory i brodawki.

tkanka gruczotowa

tkanka tluszczowa ogon Spence’a brodawka

X ra tkanka podskorna

Rycina 1.3 Radiologiczny obraz sutka w projekcji a) kranio-kaudalnej, CC b) przys$rodkowo-bocznej,
MLO.



Standardowe badanie obejmuje wykonanie dwdch projekcji roznigcych
sie sposobem utozenia piersi (rycina 1.3). Projekcje wzajemnie sie uzupetniaja,
pozwalajac  doktadniej zlokalizowaé¢ ewentualne zmiany. Projekcja skosna,
przysrodkowo-boczna (MLO), uwidacznia caty sutek oraz miesied piersiowy
(w ksztatcie trojkata) i fatd podsutkowy. Kolumna mammografu ustawiana jest pod
katem 40-60 stopni wzgledem pionu. Detektor obrazu jest réwnolegly do mieénia
piersiowego. Projekcja kranio-kaudalna (CC) wykonywana jest przy pionowym
ustawieniu kolumny. Na obrazach dobrze uwidoczniony jest obszar centralny

i przysrodkowy piersi [16].

1.3 Rak piersi

Zmiany nowotworowe sutka mozna podzieli¢ na 2 podstawowe typy -
nowotwory fagodne oraz nowotwory ztosliwe. Zmiany tagodne (neoplasma benignum)
charakteryzuje powolny rozrost tkanki tacznej bez efektu naciekania tkanek. Zazwyczaj
nowotwor tego typu jest otorbiony. Rosngc moze uciska¢ sgsiadujgce naczynia
krwionosne lub przewody mlekowe. Nie wykazuje zdolnosci do przerzutow
ani wznowy miejscowej po usunieciu. Pod wzgledem budowy komdrkowej nowotwaor
taki zblizony jest do tkanki prawidtowej [17].

Nowotwor ztodliwy (neoplasma malignum) rozwija sie dynamicznie, nie jest
otorbiony i moze nacieka¢ sasiadujgce tkanki. W postaci inwazyjnej ma zdolnos¢
do przerzutéw. Po usunieciu chirurgicznym mozliwe sg wznowy miejscowe. Wykazuje
duzy stopien zaburzen w zréznicowaniu, dojrzewaniu i budowie tkankowej oraz
komaérkowej.

Pod wzgledem histologicznym wyréznia sie nowotwory przedinwazyjne,
nienaciekajgce (praeinvasivum, in situ) oraz inwazyjne, naciekajagce. Nowotwory
nieinwazyjne piersi wywodzg sie z przewodow mlekowych (rak przewodowy in situ,
CDIS carcinoma ductale in situ) lub z nabtonka zrazikow (rak zrazikowy in situ, CLIS
carcinoma lobulare in situ).

Najczesciej diagnozowanym typem raka inwazyjnego (ok. 80% przypadkow)
jest rak przewodowy naciekajacy. Rak zrazikowy naciekajgcy stanowi ok. 10%-15%

rozpoznan [18].



1.3.1 Obraz radiologiczny

Najczesciej obserwowanymi zmianami w badaniach mammograficznych
sgjednorodne, dobrze ograniczone okrggte zmiany o gtadkim zarysie. Jest to obraz
mato swoisty, ktory nie pozwala na jednoznaczne réznicowanie zmian tagodnych
i ztoSliwych. W obrazie radiologicznym inwazyjny rak piersi jest widoczny najczesciej
w postaci owalnego lub okragtego obiektu o jasnosci wiekszej od tta (rycina 1.4).
Guzek taki, otoczony pierscieniem widknistych wypustek, nazywany jest guzem
spikularnym i stanowi 80% wyczuwalnych palpacyjnie zmian sutka [4]. Objawem
towarzyszacym jest czesto wciggniecie brodawki i pogrubienie skoéry. Przy gestym
utkaniu piersi zmiany spikularne mogg by¢ trudne do zobrazowania w badaniu

mammograficznym - w takich przypadkach pomocna okazuje sie technika USG.

Rycina 1.4 Obraz prawej piersi w projekcji Rycina 1.5 Powigkszony fragment mammogramu

MLO z widoczng wyraznie ograniczona zmiana, z widocznymi mikrozwapnieniami.

W  przypadku nowotworéw we wczesnym stadium zaawansowania
(niewyczuwalnych palpacyjnie) waznym objawem sg mikrozwapnienia, wystepujgce
w 50% przypadkow tego typu zmian (rycina 1.5). Czesto towarzyszg one nowotworom
w stanie przedinwazyjnym tworzac liczne skupiska. Mammografia pozwala obrazowac
zmiany tego typu juz od wielkosci 100 jim. Widoczne sg one na obrazie w postaci

biatych punktow.



14 Budowa mammografu cyfrowego

141 Lampa RTG

Zrodtem promieniowania w aparatach mammograficznych jest lampa

rentgenowska z wirujgcg anodg. Schemat lampy pokazany zostat na rycinie 1.6.

okienko o>
berylowe ognisko anody

Rycina 1.6 Budowa lampy rentgenowskiej.

W trakcie ekspozycji z rozgrzanej katody emitowane sg elektrony (termoemisja),
ktére zostajg przyspieszone w polu elektrycznym miedzy anodg i katodg. Rozpedzone
elektrony docierajg do anody, gdzie tracg energie na skutek oddziatywan z osrodkiem.
Zrodto elektronéw (katoda) oraz tarcza (anoda) zamkniete sg w metalowym kotpaku
(obudowie), ktéry zapewnia odpowiednie chtodzenie uktadu, utrzymuje proznie, a takze
ekranuje otoczenie. Uzyteczna wiazka promieniowania emitowana jest na zewnatrz

przez berylowe okienko [19, 20],



1.4.2 Widmo energetyczne lampy

Przyktadowe widmo energetyczne lampy rentgenowskiej (bez uwzglednienia
filtracji dodatkowej) dla typowego napiecia stosowanego w mammografu
przedstawiono na rycinie 1.7. Widmo lampy RTG stosowanej w mammografu skiada

sie z czesci ciggtej, na tle ktérej widoczne sg piki promieniowania charakterystycznego.

Rycina 1.7 Przyktadowe widmo energetyczne lampy rentgenowskiej z widocznymi

pikami promieniowania charakterystycznego (Ka, Kp).

Ztozona charakterystyka widma wynika z faktu, ze konwersja energii kinetycznej
elektronéw na promieniowanie moze nastagpi¢ w drodze hamowania czastek w polu
elektrycznym (promieniowanie hamowania) lub w drodze emisji promieniowania

charakterystycznego [19, 20].

1.4.3 Promieniowanie hamowania

Jezeli elektron padajacy na anode znajdzie sie w zasiegu sit kulombowskich
dodatnio natadowanego jadra atomowego, jego predkos$¢ zostanie zmniejszona, a tor
ruchu ulegnie zakrzywieniu. Na skutek wyhamowania elektronu w polu elektrycznym
jadra nastepuje emisja kwantu promieniowania elektromagnetycznego o energii réwnej

zmianie energii kinetycznej elektronu (rycina 1.8). Im blizej jadra atomowego znajdzie



sie elektron, tym silnej zostanie on wyhamowany. Poniewaz w trakcie oddziatywan
straty energii moga by¢ rézne, powstaje promieniowanie o widmie ciggtym. Minimalna
dtugosé fali Amin, przy ktérej znika widmo ciagte - granica krotkofalowa - odpowiada
zderzeniu, w ktérym elektron traci calg swa energie (jest ona niezalezna od materiatu,

z ktérego wykonano tarcze) [19, 20, 21].

promieniowanie
hamowania

promieniowanie hamowania

Rycina 1.8 Emisja promieniowania hamowania.

Poniewaz zrédtem energii kinetycznej elektronu (K) jest proces przyspieszania
go w polu elektrycznym o réznicy potencjatéw U, to zachodzi zwigzek:
K=eU, 0)
gdzie e to tadunek elektronu.
W granicznym przypadku elektron moze straci¢ calg energie w wyniku

pojedynczego oddziatywania. Wowczas:

)
Krétkofalowa granica promieniowania (Xmn) jest wiec rowna:

3
gdzie:
h - stata Plancka,

e - tadunek elektronu,



c - predkos¢ Swiatta.

Natezenie promieniowania X emitowanego w takim procesie zalezy

od natezenia pradu anodowego, materiatu tarczy, napiecia na lampie oraz konstrukcji

lampy [22]:
4
gdzie:
lat - natezenie promieniowania X,
A —stata uwzgledniajgca wptyw budowy lampy na efektywnos$¢ emisji,
Z - liczba atomowa materiatu anody,
ia —natezenie pradu anodowego.

Z réwnania 4 wynika, ze wraz ze zmiang nhapiecia zmienia sie natezenie

promieniowania dla wszystkich emitowanych energii.

1.4.4 Promienioiuanie charakterystyczne

Jezeli energia elektron6w jest dostatecznie duza, by wybi¢ elektrony
z wewnetrznych powtok atomow tarczy, to towarzyszy temu emisja promieniowania
rentgenowskiego o dyskretnym rozktadzie energii, tak zwanego promieniowania
charakterystycznego (rycina 1.9). Po wybiciu elektronu, powloka moze zostac
zapetniona przez elektron z powtoki o wyzszej energii. W trakcie tego procesu, elektron
emituje nadwyzke AE = Em — En swojej energii réwng roznicy energii miedzy
poziomami, pomiedzy ktérymi nastapito przejscie [22]:

Afi-cT-L—U , (5)
m n

gdzie:

m, n  —gtdwne liczby kwantowe powtok,

C - stata zalezna od liczby atomowej Z (Yadunku jgdra), stalej Rydberga oraz statej
ekranowania.

Dtugos¢ fali promieniowania charakterystycznego mozna wyrazié wzorem [21]:

A:r(z-<1)2m . (6)



gdzie:
a - stata dla danej linii widmowej,
R - stata Rydberga.
Uktad linii spektralnych jest charakterystyczny dla danego pierwiastka, zalezy wiec
od materiatu z jakiego wykonana jest anoda.

Tylko okolo 1% swojej energii kinetycznej elektrony oddajg w postaci
promieniowania elektromagnetycznego. Pozostata cze$¢ energii kinetycznej ulega
konwersji na ciepto ijest absorbowana w materiale anody powodujgc podniesienie jej

temperatury.
elektron wybity z powoki K

Rycina 1.9 Schemat procesu emisji promieniowania charakterystycznego. (1)
Padajagcy elektron oddziatuje poprzez sity kulombowskie 2z elektronem
znajdujgcym sie na powtoce K atomu. (2) Elektron zostaje wybity z powtoki K.
(3) Elektron z powtoki L (lub wyzszej) przechodzi na powitoke K zastepujac

wybity elektron. (4) Przy przejéciu nastepuje emisja kwantu promieniowania X.

Poszczegdlne linie widmowe oznacza sie zwyczajowo symbolem powtoki, ktora
zostaje zapetniona. Grecki symbol (a, P) wskazuje, czy przeskok nastepuje z sgsiedniej

powtoki, czy z jednej z kolejnych (rycina 1.10).



I 0 eV

1 o V3. . 392.3
1\ M2 - 409.7
3 0 V, Mi . . 504.6
2 1 3 13. . 2520.2
2 1 % 2. . 2625.1
0 % Li. . 2865.5
Kal K Kipi
1 0 V, K . 19999.5

Rycina 1.10 Elektronowe poziomy energetyczne dla molibdenu oraz obserwowane przejécia z emisja
promieniowania charakterystycznego, n- gtéwna liczba kwantowa; 1- poboczna liczba kwantowa; j -
liczba kwantowa catkowitego momentu pedu. Zgodnie z regutami wyboru dla przej$¢ promienistych

Al =+ 1. PrzejScie z poziomu Lina K nie jest obserwowane.

Stosunek wysokosci poszczegdblnych pikéw promieniowania
charakterystycznego zalezy od prawdopodobienstwa przejs¢ pomiedzy danymi
poziomami energetycznymi [19]. W przedstawionym na rycinie 1.7 przykladzie przy
dostatecznie duzej zdolno$ci rozdzielczej rozrdznialna jest struktura subtelna widma
(seria Ka] i K7).

Intensywno$¢ piku promieniowania charakterystycznego jest funkcjg natezenia

pradu anodowego oraz napiecia. Dla linii K wyraza sie ona wzorem:

IK=Bia(U-VKy, @)
gdzie:
B - stata proporcjonalnosci zalezna od geometrii anody i materiatu z jakiego jest
wykonana,
VK - potencjatjonizacyjny powtoki K,
n-~15

Lampy stosowane w mammografii wyposazone sg (zaleznie od typu aparatu
i detektora obrazu) w $ciezki wykonane z molibdenu, rodu lub wolframu. Spotykane

sg takze lampy dwusciezkowe, umozliwiajace wybor materiatu anody przed ekspozycja.



W lampach wolframowych w zakresie napie¢ stosowanych w mammografu nie
dochodzi do wybicia elektronu z powtoki K (energia wigzania 69.5 keV), wobec czego
nie obserwuje sie pikoéw promieniowania charakterystycznego. Tabela 1.3 prezentuje
wartosci energii wigzania na poszczeg6élnych powitokach dla materiatow anody

wykorzystywanych w mammografii [19]:

Tabela 1.3 Energie wigzania elektronéw (w keV) dla materiatbw stosowanych w anodach lamp

mammograficznych.

Powtoka
Molibden Rod Wolfram
elektronowa
K 20.0 23.2 69.5
L 2.8/2.6/2.5 3.4/3.1/3.0 12.1/11.5/10.2
M 0.5-0.4 0.6-0.2 2.8-1.9

W tabeli 1.4 podane sg energie poszczeg6lnych serii widmowych.

Tabela 1.4 Energie linii promieniowania charakterystycznego (w keV) dla materiatéw stosowanych

w anodach lamp mammograficznych.

Linia widmowa

promieniowania Molibden Rod Wolfram
charakterystycznego
K>, 17.48 20.22 59.32
17.37 20.07 57.98
Kp, 19.61 22.72 67.24
1.45 Ognisko lampy

Efektywnos¢ konwersji energii kinetycznej elektronéw na promieniowanie
rentgenowskie jest proporcjonalna do warto$ci napiecia przyspieszajacego U oraz liczby
atomowej Z materiatu tarczy i w przyblizeniu réwna sie:

Efektywno$¢ ~U Z wl0”6. (8)
W zakresie napie¢ stosowanych w badaniach mammograficznych wiekszos$¢

energii kinetycznej elektronéw zamieniana jest w energie cieplng (>99.5%). Istnieje



wiec konstrukcyjny problem zwigzany z ryzykiem przegrzania i uszkodzenia anody.
Aby zwiekszyé trwato$¢ lamp, stosuje sie rozwigzania oparte na wirujgcej
anodzie (rycina 1.11). W konstrukcji takiej strumien elektronéw pada na powierzchnie
anody w miejscu nazywanym ogniskiem rzeczywistym, ciepto wydzielane jest jednak
na catej powierzchni pierScienia o wymiarach zaleznych od geometrii wigzki
elektronbw i kata nachylenia tarczy. PierScien ten nazywany jest ogniskiem
termicznym. Obraz ogniska rzutowany na ptaszczyzne detektora obrazu jest nazywany
ogniskiem pozornym [19, 20],
Kat nachylenia anody (6) w typowych lampach mammograficznych
zawiera sie w przedziale ok. 5° - 15°. Zmniejszenie kata nachylenia anody powoduje
zmniejszenie wymiaroOw ogniska pozornego (rycina 1.12), co skutkuje zmniejszeniem

péicienia i korzystnie wptywa najakosé obrazu (rozdzielczosc).

katoda

Rycina 1.11 Wirujaca anoda lampy RTG Rycina 1.12 Ognisko rzeczywiste i pozorne lampy
widok z przodu. RTG. Wymiar ogniska pozornego jest zalezny od kata

nachylenia anody: \c<A=\ah\ sin#.

O$ anoda-katoda lamp instalowanych w mammografach jest nachylona
wzgledem ptaszczyzny detektora obrazu pod katem od Kkilku do kilkunastu stopni
(zaleznie od konstrukcji). Pozwala to efektywnie wykorzysta¢ wytwarzane
promieniowanie.

Lampa zasilana jest przy pomocy generatora wysokiej czestotliwosci, ktory
zapewnia mozliwo$¢ utrzymania w trakcie ekspozycji stabilnego napiecia z zakresu

22 kV - 35 kV.



Promieniowanie wytwarzane w lampie RTG nie powstaje na powierzchni anody,
ale na pewnej glebokosci w materiale, z ktérego jest wykonana. Ze wzgledu
na omawiane wczesniej nachylenie lampy, w ognisku nastepuje czeSciowa absorpcja
i filtracja promieniowania. Natezenie wigzki jest nizsze od strony anody i wzrasta
stopniowo w Kkierunku katody (rycina 1.13). Emitowane promieniowanie jest wiec
niejednorodne pod wzgledem natezenia oraz energii fotonéw (autofiltracja). Zjawisko

to nosi nazwe anodowego efektu ostabienia (ang. heel effect) [19, 20].

ano

katoda

‘A b
Rycina 1.13 Anodowy efekt ostabienia. Ze wzgledu na rézng grubos¢

warstwy materiatu anody, ktorg przenika promieniowanie, intensywnosé A

< .



W celu modyfikacji widma promieniowania w urzadzeniach mammograficznych
stosuje sie dodatkowe filtry usuwajgce cze$¢ promieniowania 0 niepozadanych
energiach. Zasada ich dziatania opiera si¢ na wykorzystaniu nieciggtosci w zaleznoSci
miedzy liniowym wspétczynnikiem absorpcji a energig kwantu (rycina 1.14).
Wspotczynnik absorpcji charakteryzuje sie wystepowaniem skokéw - tak zwanych
krawedzi absorpcji K, L, itd. Ich pojawienie sie wynika z rezonansowego wzrostu
absorpcji, gdy energia padajgcego promieniowania jest rdéwna energii wigzania
elektronu na danej powtoce, co gwattownie zwieksza prawdopodobienstwo wyrwania
elektronu z tej powtoki [19, 20, 21]. Potozenie progdw absorpcji dla danego typu filtra

zalezy od energii wigzania elektronéw w atomie.

Energia (keV)
Rycina 1.14 Zasada dziatania filtracji dodatkowej. Liniowy wspotczynnik ostabienia fi dla molibdenu

i rodu w funkcji energii. Widoczna tzw. krawedz absorpcji K.

Nalezy podkresli¢, ze w odréznieniu od klasycznych technik RTG, zastosowanie
w mammografu filtracji dodatkowej pozwala ograniczy¢ widmo promieniowania takze
od strony duzych energii. Typowe filtry wykonane sg z 25 p.m Mo, 25 (im Rh lub
50 i.m Rh.



Do formowania wigzki w aparatach mammograficznych wykorzystuje
sie kolimatory wykonane z materiatu silnie absorbujgcego promieniowanie (np. stal).
Kolimator znajduje sie w gltowicy urzadzenia i ogranicza wymiary pola promieniowania
do aktualnie uzywanego formatu obrazu. Zasade dziatania mammografu wraz
z funkcjami jego podstawowych elementéw konstrukcyjnych (w tym kolimatora)

przedstawia rycina 1.15.

przeciwrozproszeniowa

Rycina 1.15 Schematyczna budowa mammografu z uwidocznionymi

najistotniejszymi elementami konstrukcji.

Aby umozliwi¢ zobrazowanie catej piersi ijednoczesnie chroni¢ pozostate
obszary ciata, ognisko lampy umieszczone jest nad krawedzig detektora obrazu

od strony klatki piersiowej, symetrycznie wzgledem jego lewej i prawej strony.



Celem poprawy wartosci diagnostycznej badania aparaty mammograficzne
wyposazone sg w uktad kompresji (rycina 1.15). Pier§ zostaje unieruchomiona
na stoliku i $cisnieta pomiedzy ptytka uciskowg a powierzchnig stolika. Sita, z jaka
ptytka uciska piers, jest dobierana indywidualnie (przez osobe wykonujacg badanie lub
uktad automatycznej kontroli sity docisku), zaleznie od budowy piersi i jej podatnosci
na odksztatcanie. Wtasciwe uzycie systemu kompresji nie tylko korzystnie wplywa,
najakos¢ obrazu, lecz takze pozwala na ograniczenie dawki. Unieruchomienie tkanek
niweluje ryzyko pojawienia sie nieostrosci ruchowej.

Obrazy mammograficzne sa rentgenowskimi obrazami tréjwymiarowych
struktur ~ potprzepuszczalnych  dla  promieni  rentgenowskich,  rzutowanych
na ptaszczyzne. Obiekty o duzym liniowym wspotczynniku absorpcji moga na obrazie
przystania¢ inne struktury znajdujace sie w badanej piersi. Kompresja pozwala
ograniczy¢ ten efekt poprzez przestrzenne rozseparowanie struktur. Wymiar piersi
po kompresji jest bardziej jednorodny i mniejszy od maksymalnej grubosci przed
kompresjg. Dzieki temu ograniczana jest ilos¢ promieniowania rozproszonego oraz
dawka, jakg otrzymuje pacjentka w trakcie badania. Zweza sie takze zakres ekspozycji -
rozumiany jako rdznica ekspozycji odpowiadajgca najjasniejszym inajciemniejszym

obszarom obrazu.

1.4.10 Kratka przeciturozproszeniotua

Przy energiach promieniowania stosowanych w mammografii istotny problem
stwarza duza ilo$¢ promieniowania rozproszonego, ktore nie niesie informacji istotnych
diagnostycznie i powoduje niepozadane pogorszenie kontrastu obrazu. W celu
eliminacji promieniowania rozproszonego docierajagcego do detektora obrazu

w mammografii stosuje sie tzw. kratki przeciwrozproszeniowe [19, 20].



W klasycznych, najpopularniejszych rozwigzaniach zbudowane sg one z dtugich
otowianych listewek przedzielonych warstwg wypetniacza - materiatlu stabo
absorbujgcego promieniowanie, najczesSciej papieru lub widkna weglowego (rycina
1.16). Listwy kratki sg zogniskowane —ich nachylenie odpowiada katowi, pod jakim
w danym miejscu emitowane przez lampe promienie rentgenowskie padajg na detektor
obrazu.

Alternatywnym, rzadziej stosowanym rozwigzaniem sg kratki o budowie
komorkowej (struktura plastra miodu), ktére kolimujg promieniowanie w dwdch

wymiarach.

Pb7 Awypetniacz
Rycina 1.16 Liniowa kratka przeciwrozproszeniowa. H - wysokos$¢

kratki; W - szerokos$¢ odstepu miedzy listewkami.

Aby obraz kratki byt niewidoczny na obrazie, stosuje sie kratki ruchome (tzw. kratka
Bucky’ego), drgajace w trakcie ekspozycji z duzg czestoscia.

Charakteryzujagc  budowe kratki okre$la  sie  kilka  parametréw.
Tzw. wspltczynnik wypetnienia, H:W, zdefiniowany jest jako stosunek wysokosci
listewek H do odlegtosci miedzy nimi W. Typowa warto$¢ tego wspodiczynnika
dla kratek mammograficznych wynosi 5:1 i wynika z kompromisu pomiedzy iloscig
wyeliminowanego promieniowania rozproszonego a koniecznoscig zwiekszenia
ekspozycji. Efektywnos¢ kratki okresla stopiert poprawy kontrastu. Dla kratek podaje
sie rowniez gesto$¢ kratki, czyli liczbe linii na cm (typowa warto$¢ to 30) oraz
tzw. wspdbtczynnik kratki, okreSlajacy krotno$¢ ostabienia promieniowania. Parametr
ten jest zalezny od wartosci wysokiego napiecia. Zgodnie z polskimi wymaganiami

prawnymi warto$¢ wspotczynnika kratki nie powinna by¢ wieksza niz 3 [7].



Mammografia cyfrowa (ang. full-field digital mammography, FFDM)
to technika, w ktdrej ekran wzmacniajacy oraz klisza rentgenowska zostaty zastgpione
detektorem statym konwertujagcym promieniowanie X na proporcjonalne sygnaty
elektryczne, rejestrowane nastepnie w formie binarnej [19, 23, 24],

Historycznie najstarsza - analogowa - metoda rejestracji obrazu jest metodg
posrednig. Ekran wzmacniajgcy zbudowany jest z materialu domieszkowanego
pierwiastkami  ziem rzadkich (tlenosiarczek gadolinu, GdiC”S). W pasmie
wzbronionym struktury pasmowej tego materiatu istniejg dodatkowe, metastabilne
poziomy energetyczne. Na skutek absorpcji promieniowania X nastepuje przejscie
elektron6w do pasma przewodzenia. Powr6t do pasma podstawowego odbywa
sie poprzez poziomy metastabilne, czemu towarzyszy emisja $Swiatta (luminescencja).
Swiatlo to jest rejestrowane na blonie RTG dzieki warstwie halogenkéw srebra.
Rozwigzanie to jest niedoskonate m.in. ze wzgledu na efekty rozpraszania Swiatla,
ziarnisto$¢ ekranéw wzmacniajagcych i silng zaleznos¢ jakoSci obrazu od procesu
wywotywania [19, 23, 24].

W ostatnich latach pojawity sie systemy tzw. mammografii ucyfrowionej,
w ktorych ekran wzmacniajacy zastapiony zostat ptytami pamieciowymi (BaFBr:Eu®),
Zasada ich dziatania jest zblizona do ekran6w wzmacniajacych. Centra putapkujgce
w pasmie wzbronionym sg bardziej stabilne (czasy zycia rzedu godzin). Uwolnienie
elektronéw (oraz emisja $Swiatta) nastepuje w sposdb wymuszony w dedykowanym
skanerze po naswietleniu ptyty wigzka laserowg [19, 23, 24], Z danych literaturowych
[25] wynika, ze rozwigzanie to w kontekscie oferowanej jako$ci obrazu idawki jest
mniej korzystne od mammografii analogowe;j.

Takze w mammografii cyfrowej z detektorem statym spotykane sg systemy
z posrednig konwersjg promieniowania. Detektory zbudowane z amorficznego krzemu
rejestrujg Swiatto emitowane w warstwie scyntylatora (jodek cezu, Csl) [19, 23, 24],
Rozwigzanie to jest wypierane przez detektory =z bezposSrednig konwersja

promieniowania na sygnat.

Rozwigzaniem dominujgcym w cyfrowej mammografii z detektorem statym

sg detektory obrazu zbudowane z amorficznego selenu (a-Se) (rycina 1.17).



Selen (Z=34) jest pierwiastkiem, ktéry zapewnia duzgjednorodno$¢ obrazu (brak efektu
ziarnistosci) i wysokg wydajno$¢ konwersji promieniowania na sygnat - dla energii
z zakresu stosowanego w mammografu wynosi ona powyzej 95% [26, 27].
Tak efektywna konwersja jest osiggana dla detektora o grubosci 250 jam (typowa
grubos¢). Dominujacym zjawiskiem zachodzacym w detektorze w trakcie ekspozycji
jest efekt fotoelektryczny (krawedz K -12.7 keV) [24], ktéry przy energii kwantow

réwnej 20 keV stanowi 96% oddziatywan.

izolator elektroda zbierajgca

elektroda polaryzujgca

amorficzny
selen
sygnat
wyjsciowy
linia
sterujaca
kondensator
zbierajacy
wzmacniacz

Rycina 1.17 Uproszczony schemat budowy detektora selenowego.

Warstwa fotoprzewodnika oddzielona jest izolatorem od znajdujgcej sie powyzej
elektrody polaryzujacej, ktorg stanowi napylona warstwa tlenku indu domieszkowanego
cyng (ang. Indium Tin Oxide, ITO). Przytozenie do elektrody dodatniego potencjatu
powoduje powstanie w warstwie selenu pola elektrycznego o natezeniu ok. 10 V/|4.m.
Przy takim natezeniu pola energia potrzebna na uwolnienie jednej pary elektron-dziura
(praca wyjscia) wynosi 50 eV [24]. W trakcie ekspozycji uwolnione w detektorze
tadunki elektryczne zostajg rozseparowane w polu elektrycznym.

Elektrony migrujg w kierunku elektrody polaryzujacej, dziury natomiast
w kierunku elektrod zbierajgcych. Ruch tadunkéw w kierunku prostopadtym do linii sit

pola elektrycznego jest ograniczony do ok. 1 jim. W kondensatorze bedacym czescig



pojedynczego elementu matrycy detektora (piksela) powstaje rdznica potencjatéw
(Fp)o wartosci nieprzekraczajacej zazwyczaj 10 V [23, 24]. Ladunek zgromadzony
najego oktadkach jest po ekspozycji sczytywany poprzez ukiad elektroniczny oparty

na tranzystorach TF.

Rycina 1.18 Fragment matrycy pikseli detektora
cyfrowego; d - szeroko$¢ piksela, a - szerokos$¢ czesci
aktywnej, p - odlegto$¢ miedzy pikselami (ang. pixel
pitch).

Nominalng rozdzielczo$¢ detektora okre$la sie podajac tzw. rozstaw pikseli (ang.
pixel pitch) - odlegto$¢ miedzy S$rodkami sasiednich pikseli (rycina 1.18). Typowe
wartosci dla detektorow mammograficznych to 50 (jm lub 70 |4m Pojedynczy piksel
moze by¢ scharakteryzowany poprzez podanie tzw. wspoOtczynnika wypetnienia
F (ang.fill factor), ktérego warto$¢ jest rowna ilorazowi aktywnej powierzchni piksela
i nominalnej powierzchni piksela [23, 28].

Wymiary detektoréw cyfrowych sag zblizone do rozmiaréw bton rentgenowskich
i umozliwiajg obrazowanie w jednym z dwu formatéw: duzym ~ 24 cm x 30 cm oraz
matym ~ 18 cm x 24 cm.

Detektory cyfrowe posiadaja wiele zalet, dzieki ktérym stopniowo wypierajg
analogowe metody rejestracji. Umozliwiajag wygodng archiwizacje oraz wykorzystanie
cyfrowych metod przetwarzania obrazu. Dzieki pominieciu w procesie akwizycji
obrazu obrébki ciemniowej materiatow S$wiattoczutych eliminowane sg potencjalne
zrodta artefaktéw (zwigzane na przyktad z procesem wywolywania czy wadami

ekran6w wzmacniajacych).



Fundamentalne réznice dotyczg charakterystyki odpowiedzi detektora
na promieniowanie. W przypadku systemdéw analogowych krzywa opisujgca zaleznos$¢
miedzy ekspozycja btony RTG a jej zaczernieniem (gestoscig optyczng) ma nieliniowy
przebieg (rycina 1.19a): poza pewnym uzytecznym zakresem ekspozycji krzywa jest
ptaska, tzn. zmiana ekspozycji nie powoduje zmiany zaczernienia btony. Kontrast
promieniowania jest przenoszony na kontrast obrazu zgodnie z nachyleniem krzywej

w czesci uzytecznej [19, 24],
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a) Ekspozycja wzgledna b) Ekspozycja wzgledna
Rycina 1.19 Funkcje odpowiedzi detektora analogowego (a) i detektora cyfrowego FFDM (b).

Krzywa odpowiedzi typowego detektora cyfrowego zostata przedstawiona
narycinie 1.19b. Sygnal generowany przez taki detektor jest liniowo zalezny
od intensywnosci docierajgcego do niego promieniowania. Zapewnia to szeroki zakres
dynamiki obrazu (uzyteczny zakres ekspozycji) i daje mozliwo$¢ odwzorowania

wszystkich struktur anatomicznych w piersi [19, 24].



System automatycznej kontroli ekspozycji (AEC, ang. Automatic Exposure
Control) odpowiada za niezalezny od uzytkownika wybdr parametrow ekspozycji.
Wybér ten dokonuje sie najczesciej w oparciu o informacje o grubosci piersi (potozeniu
ptytki uciskowej). Niektore systemy dodatkowo oceniajg wtasnosci absorpcyjne tkanek
(gestosé) w trakcie tzw. preekspozyciji.

Na tej podstawie wybierana jest warto$¢ wysokiego napiecia i rodzaj
anody/filtracji dodatkowej. Zalezno$é pomiedzy wybieranym widmem promieniowania
a gruboscig piersi zaimplementowana jest programowo w uktadzie AEC. Modyfikacja
tego schematu jest mozliwa poprzez regulacje serwisowa.

W przypadku mammografow cyfrowych informacja o poziomie sygnatu
w trakcie ekspozycji otrzymywana jest z detektora obrazu lub jego czesci.
Po osiggnieciu zadanego poziomu sygnatu ekspozycja jest przerywana. Prog
zakonczenia ekspozycji moze by¢ serwisowo regulowany, co ma wptyw na jakos¢

obrazu i dawke [4, 19, 29].



/.5 GEANT4

GEANT4 jest otwartym S$rodowiskiem  programistycznym  stuzgcym
symulowaniu oddziatywan towarzyszacych przejsciu czastek przez materie.

Zestaw bibliotek C++ dostepny w ramach pakietu umozliwia swobodne
modelowanie geometrii symulowanego uktadu, charakterystyki czastek pierwotnych,
wilasnosci detektoréw oraz proceséw fizycznych.

Srodowisko obejmuje narzedzia w postaci zestawu generatorow liczb
pseudolosowych, tabel jednostek i statych fizycznych, obstugi zewnetrznych
programOw do wizualizacji oddziatywan i trajektorii oraz interfejsow uzytkownika
umozliwiajgcych obstuge programu do symulacji.

Algorytmy Monte Carlo zaimplementowane w pakiecie wykorzystujg metody
akceptacji i eliminacji pozwalajgce na uzyskanie liczb losowych o zadanym rozktadzie.
W przyblizony spos6b mozna to przedstawi¢ na ponizszym przykfadzie.
Znormalizowana funkcja gestosci prawdopodobienstwafix) dla zmiennej x w przedziale
[xi, x{\ moze by¢ wyrazona rownaniem [30]:

. (9)
gdzie Ni > 0, f(x) sa znormalizowanymi funkcjami gestoSci prawdopodobienstwa
w przedziale [xi, X2, 0 < gj(x) < 1.
Przyblizong warto$¢ x w przedziale [xj, xj] mozna wyznaczy¢ poprzez:
1. losowy wybdér zmiennej catkowitej i e {0«} =z prawdopodobienstwem
proporcjonalnym do N\,
2. wybor xo z rozktadufixi),
3. wyznaczenie g,(xo0), akceptacja xo=x z prawdopodobieristwem gi(*o),
4. w przypadku odrzucenia powrét do kroku 1.

Metody Monte Carlo w srodowisku GEANT4 odwotujg sie zarbwno do danych
empirycznych (takich jak stabelaryzowane przekroje czynne), jak i do znanych modeli
teoretycznych. Na podstawie wyznaczonych rozktadéw prawdopodobienstwa losowany
jest wynik pojedynczego zdarzenia (typ oddziatywania, energia czastek wtdérnych, kat

emisji itd.) [30, 31]



Programowanie symulacji w $srodowisku GEANT4 jest zorientowane obiektowo.

W kodzie uzytkownika muszg zosta¢ zaimplementowane 3 klasy:

 G4VUserDetectorConstruction - zawierajgca definicje materiatéw
i geometrii uktadu,

* G4VUserPhysicsList - okreslajagca rodzaj symulowanych czastek
i oddziatywan,

* G4VUserPrimaryGeneratorAction - opisujgca parametry czastek

pierwotnych.

Pojedyncze zdarzenie w schemacie symulacji reprezentowane jest przez obiekt
klasy G4Event, w ktorym zawarta jest informacja o czastce pierwotnej, depozytach
energii w detektorze i kinematyce czastek wtornych. Zbiér wszystkich zdarzeh (Event)
zarejestrowanych dla niezmiennej geometrii uktadu i fizyki oddziatywan zawiera
sie w obiekcie klasy G4Run (przebieg). Stan czastki w danym kroku symulacji ($lad)
przechowywany jest w obiekcie klasy G4Track. Zbiér Sladéw dla pojedynczej czastki
tworzy jej trajektorie (G4Trajectory). W obiekcie klasy G4Step znajduje sie informacja
0 zmianie stanu czastki oraz o obszarach detektora, w ktérych czastka znajdowata
sie na poczatku i na koncu kroku symulacji. W celu uzyskania potrzebnych informacji
z detektora uzytkownik musi przy pomocy udostepnionych metod zapewni¢ obstuge
ww. obiektow.

W ramach pakietu dostepne sg r6zne modele fizyki oddziatywan, dzieki czemu
uzytkownik moze wybraé i dopasowa¢ model zaleznie od swoich potrzeb (zakres
energii, precyzja symulacji, rodzaj uwzglednianych proceséw i czastek). W przypadku
zastosowan medycznych zazwyczaj wykorzystywany jest zestaw bibliotek GAEMLOW,
ktéry umozliwia modelowanie oddziatywan elektromagnetycznych dla niskich energii
(od 0.25 keV). Model ten uwzglednia powtokowg strukture atomu ipozwala

na wyznaczenie doktadnego rozktadu katowego czgstek wtornych.



1.6 Oddziatywanie promieniowania z materig

Podstawy fizyczne radiografii sg niezalezne od metody rejestracji obrazu.
Co wiecej podobne zjawiska zachodzg w badanym obiekcie oraz w samym detektorze.
Sa to efekty rozpraszania (elastycznego i nieelastycznego) oraz absorpcji kwantow
promieniowania (efekt fotoelektryczny). Najkorzystniejszym zjawiskiem z punktu
widzenia obrazowania tkanek jest efekt fotoelektryczny. Rozpraszanie kwantow jest
niepozadane ijezeli zachodzi w badanych tkankach, powoduje obnizenie kontrastu oraz
zwiekszenie dawki, natomiast w detektorze skutkuje utratg czesci informacji obrazowej
[19, 20],

1.6.1 Efekt fotoelektryczny

Zjawiskiem fotoelektrycznym nazywany jest proces, w ktérym padajacy foton
przekazuje catg swojg energie jednemu z elektronéw atomu (rycina 1.20). Elektron
zostaje wyrzucony z powiloki atomowej, na ktérej sie znajdowat, a jego energia

kinetyczna (Ee) jest rdwna:

Ee ~ : (10)

gdzie X oznacza dtugos$¢ fali padajgcego fotonu, a £w energie wigzania na danej
powtoce. Aby efekt fotoelektryczny mégt sie pojawié, energia padajacego kwantu musi
by¢ wieksza lub réwna energii wigzania elektronu. Prawdopodobienstwo wyrzucenia
elektronu z danej powtoki jest zalezne od energii padajgcego fotonu - jest wyzsze, gdy
energia fotonu jest zblizona do energii wigzania na tej powtoce [19]. Fakty te ttumacza
istnienie tzw. krawedzi absorpcji czyli nieciggtoSci w przebiegu zaleznosci liniowego
wspoétczynnika ostabienia w funkcji energii (rycina 1.14). Dla pierwiastkow
wchodzgcych w skiad tkanek miekkich (wegiel, wodér, azot, tlen) krawedzie absorpcji

K lezg ponizej 1keV [19].



foton padajacy K

Rycina 1.20 Zjawisko fotoelektryczne.

Wolne miejsce po odrzuconym elektronie zostaje zapetnione przez jeden
z elektrondw z wyzszej powioki. Powstate wolne miejsce na kolejnej powtoce
wywotuje nastepne przejscie, itd. W trakcie tych kaskadowych przej$¢ roznica energii
wigzania miedzy poziomami zostaje wypromieniowana w postaci promieniowania
charakterystycznego lub przekazana na emisje elektronu Augera (przejscie
bezpromieniste). Elektron Augera zostaje odrzucony z energig kinetyczng réwna
réznicy miedzy energia przejécia a energig wigzania. Dla materiatdw o niskiej wartosci
Z efekt Augera jest zjawiskiem dominujacym w zakresie energii uzywanych
w diagnostyce medycznej.

Przypadajacy na jeden elektron przekr6j czynny na zjawisko fotoelektryczne

(< jest zwigzany z liczbg atomowg Z oraz energig fotonu zaleznoScig [22]:

Z3
hc (11)

Przekrdj czynny dla catego atomu (acmp) jest rowny:
acp=cop Z. (12)
Silna zalezno$¢ od liczby atomowej (-Z4) pozwala na rdznicowanie tkanek
miekkich na obrazie. Prawdopodobienstwo zajscia fotoefektu (dla elektronu) jest
odwrotnie proporcjonalne do trzeciej potegi energii fotonu, co ttlumaczy pogarszanie

sie kontrastu obrazu w radiografii przy zwiekszaniu napiecia na lampie.



Efekt Comptona jest zjawiskiem polegajgcym na nieelastycznym rozproszeniu
fotonu na elektronie (najczesciej walencyjnym) (rycina 1.21). Elektron zostaje wybity
z powtoki, foton natomiast w wyniku rozproszenia traci cze$¢ swojej energii.
Odrzucony elektron przekaze swojg energie otoczeniu poprzez jonizacje i wzbudzenie

atomow.

elektrony
walencyjne

K elektron

rozproszenia

foton
rozproszony

Rycina 1.21 Rozpraszanie Comptona; X, - dlugo$¢ fali fotonu

padajacego, X2- dtugosc¢ fali fotonu rozproszonego.

Z zasady zachowania energii wynika, ze przy zatozeniu, ze elektron walencyjny
traktowany jest jak elektron swobodny (energia wigzania rzedu eV), jego energia
kinetyczna (Ee) bedzie réwna:

_hc hc
(13)
Korzystajgc dodatkowo z zasady zachowania pedu mozna wyprowadzié

zalezno$¢ miedzy katem rozproszenia i energig fotonu rozproszonego [19, 22]:

(14)

gdzie:



E\ - energia fotonu padajgcego,

Ej - energia fotonu rozproszonego,
9 —Kkat rozproszenia fotonu,
me - masa spoczynkowa elektronu.

Z zaleznoSci tej wynika, ze wraz ze wzrostem kata rozproszenia maleje energia
fotonu rozproszonego. Minimalna energia odpowiada rozproszeniu wstecznemu
(0=1800).

Roézniczkowy przekréj czynny dla efektu Comptona okre$la wzor

Kleina-Nishiny [21, 32] :

( 2 \
— I \
a,,(0,£) =11 140 (B2% (4 cos o) (15)
gdzie:
r,=m - klasyczny promien elektronu,
mc

pozostate oznaczenia sg identyczne jak we wzorze 14.

Po scatkowaniu po petnym kacie brytlowym réwnania 15 otrzymuje sie przekrdj
czynny na rozpraszanie na pojedynczym elektronie swobodnym (eOc)- Jezeli energia
fotonu jest znacznie wieksza od energii wigzania elektron6w w atomie o$rodka mozna
w przyblizeniu przyjaé, ze rozpraszanie zachodzi na wszystkich elektronach atomu.

Woéwczas:

at =eGc Z, (16)

W praktyce bardziej uzyteczng wielkoS$cig jest przekrdj czynny na rozpraszanie

fotonéw w jednostkowej masie danego pierwiastka - jest to tak zwany masowy

wspadtczynnik rozproszenia komptonowskiego . Jest on okreslany wzorem:
z N a 17
=0
" (17)
gdzie:
Na - liczba Avogadra,

M - masa molowa danego pierwiastka.



Przyjmuje on podobne warto$ci dla wszystkich tkanek miekkich. Z tego wzgledu
prawdopodobienstwo rozproszenia w jednostce objetoSci jest proporcjonalne
do gestosci materiatu. W przyblizeniu nie zalezy ono od liczby porzagdkowej atomu (za
wyjatkiem wodoru - brak neutronu w jadrze).

W tkankach miekkich efekt Comptona staje sie zjawiskiem dominujgcym

poczawszy od energii 26 keV [19].

1.6.3 Rozpraszanie Rayleigha

Rozpraszanie Rayleigha jest procesem elastycznym (koherentnym), tzn. energia
padajacego fotonu zostaje zachowana (rycina 1.22). Wedtug interpretacji klasycznej
fala elektromagnetyczna oddziatuje ze wszystkimi elektronami z powilok atomu
wywotujac ich oscylacje. Elektrony drgajg zgodnie w fazie i oddajg energie w postaci
fali elektromagnetycznej o energii rdwnej energii fali padajagcej emitowanej w innym

kierunku [19, 20].

foton rozproszony

Rycina 1.22 Rozpraszanie Rayleigha. Foton padajacy (*) oraz foton
rozproszony (X2) majg te samg dtugosc fali.

Kat rozproszenia jest wiekszy dla matych energii promieniowania. W tkance
miekkiej rozpraszanie Rayleigha stanowi ok. 12% wszystkich oddziatywan dla fotonow
o energii 30 keV [19]. Z punktu widzenia radiologii rozpraszanie elastyczne jest
efektem niekorzystnym. Jezeli nastepuje w badanym obiekcie, powoduje pogorszenie
kontrastu (ze wzgledu na kat rozproszenia), natomiast w materiale detektora prowadzi

do utraty cze$ci informacji obrazowej.



1.6.4 Biologiczne skutki promieniowania

Elektrony powstate na skutek rozpraszania komptonowskiego i fotoefektu
przekazujg swojg energie poprzez jonizacje i wzbudzenie molekut osrodka. W zywych
komorkach rozpatruje sie dwa mechanizmy oddziatywania [33]:

1. Bezposredni (trafienie w tarcze) - promieniowanie oddziatuje z atomami
struktury krytycznej (nici DNA) lub czasteczek wody znajdujacych sie w ich
bezpos$rednim sgsiedztwie. Jonizacja prowadzi do uszkodzenia kwasow
nukleinowych, blednego parowania zasad oraz powstawania jedno
lub dwuniciowych  peknie¢ nici.  PrawdopodobieAstwo  bezpo$redniego
uszkodzenia DNA jest stosunkowo niewielkie ze wzgledu na nieznaczny udziat
struktur krytycznych w catkowitej objetosci komarki.

2. Posredni (radioliza wody) - jonizacja czasteczek wody prowadzi do powstania
w komorce agresywnych chemicznie wolnych rodnikéw, ktére zaburzaja
procesy biologiczne, degradujg strukture lipidowg bton i wywotujg uszkodzenia
DNA.

Wiekszos$¢ uszkodzen jest korygowana przez mechanizmy naprawcze komorki.
Przy duzej liczbie uszkodzen (wysokie dawki) procesy naprawcze nie sg wystarczajaco
wydajne, na skutek czego dochodzi do $mierci komorki, zablokowania zdolnosci
do podziatu lub utrwalenia zafatszowanej informacji genetycznej (mutaciji).

Procesy zachodzace pod wptywem promieniowania w komérkach moga
wywotywac efekty widoczne w skali tkanek, narzadéw oraz catego organizmu. Rodzaj
i skala tych nastepstw zaleza m.in. od dawki oraz promieniowrazliwosci komérek.
Po przekroczeniu pewnej dawki progowej pojawiajg sie tzw. skutki deterministyczne
bedace wynikiem $mierci pewnej liczby komérek prowadzacej do upos$ledzenia funkcji
tkanki lub narzadu. Stopien ich nasileniajest proporcjonalny do dawki promieniowania.
Drugq kategorig sa tzw. skutki stochastyczne, ktérych prawdopodobienstwo wystgpienia
zalezy od dawki promieniowania. Zazwyczaj przyjmuje sie, ze dla tego typu skutkdéw
nie ma okreslonego progu dawki i moga one wystapi¢ nawet przy bardzo matych
dawkach [34], Zaklada sie, ze istnieje prosta proporcjonalnos¢ miedzy dawka
a prawdopodobienstwem wywotania nowotworu (lub innych nastepstw o charakterze

mutacji). Skutki mutacji nie zalezg od dawki - nowotwér wywotany przez matg ilo$¢



promieniowania moze wykazywac taki sam stopien ztosliwosci klinicznej jak ten, ktory

jest wynikiem pochtoniecia duzej dawki.

1.6.5 Dawka gruczotowa

Promieniowanie jonizujace przechodzace przez tkanki zostaje w nich czesciowo
pochtoniete. Miarg energii zaabsorbowanej w jednostce masy jest dawka pochtonieta
[22]:

Am (18)

Jednostkg dawki pochtonietej w uktadzie SI jest grej [Gy] - odpowiada
on energii 1 dzula [J] pochtonietej w 1 kg napromienianego $rodowiska. Znajomos$¢
warto$ci samej tylko dawki pochionietej jest niewystarczajgca z punktu widzenia
ochrony radiologicznej. Skutki biologiczne wywotane przez okre$long dawke fizyczng
zalezg takze od sposobu, w jaki energia zostaje przekazana - a wiec od energii i rodzaju
promieniowania.

Dawka réwnowazna (Hj) uwzglednia ilo$¢ energii, ktorg deponuje czastka
w tkance, przez ktoérg przechodzi, oraz rodzaj promieniowania i nature jego

oddziatywania z materig zywa [34]. Jest ona dana wzorem:

) (19)
gdzie:

OR - bezwymiarowy wspoétczynnik wagowy uwzgledniajacy typ promieniowania,
Dtr - dawka promieniowania typu R, pochtonieta przez tkanke T.

Jednostkg dawki réwnowaznej w ukladzie SI jest siwert [Sv],
Dla promieniowania wykorzystywanego w mammografu przyjmuje sie wspoétczynnik
cor= 1

Tkanki i narzady organizmu réznig sie pod wzgledem promieniowrazliwosci.
Aby uwzglednié ten efekt (w kontekscie skutkéw stochastycznych), wprowadzono

pojecie dawki efektywnej (Ej).



Stanowi ona sume wszystkich rownowaznikow dawki zaréwno od narazenia
zewnetrznego, jak i wewnetrznego, z uwzglednieniem wspotczynnikéw wagowych dla

poszczegOlnych narzadow i tkanek [34]:

Et=" HTOt, ~20)

T

gdzie:

*T bezwymiarowy  wspotczynnik  wagowy uwzgledniajagcy rodzaj
napromienianej tkanki
Jednostkg dawki efektywnej jest siwert [Sv], Obecnie, dla gruczotéw sutkowych

przyjmuje sie wspotczynnik a>j= 0.12 [34],

1.6.6 Srednia dawka gruczotowa

W przypadku mammografii wifasciwg miarg oceny narazenia pacjentek
napromieniowanie Xjest tzw. $rednia dawka gruczotowa (ang. Mean Glandular Dose
- MGD) [34, 35], Jest to dawka pochtonieta w tkance gruczotowej - iloS¢ energii
przekazanej jednostce masy tkanki gruczotowej piersi u$rednionej po calej tkance
gruczotowej w piersi [15]. MGD szacuje sie na podstawie kermy wejsciowej
(K) zmierzonej w warunkach odpowiadajgcych danemu badaniu na powierzchni piersi,
bez uwzglednienia promieniowania wstecznie rozproszonego:

MGD = Kgcs. (21)
Wspotczynniki korekcyjne g, ¢ i s zostaty wyznaczone metodg Monte Carlo
i przedstawione w postaci tabel [36 - 38]. Wspotczynnik g pozwala oszacowaé dawke
dla gruczotowos$ci 50% ijest zalezny od warstwy potowiacej. Aby wyznaczy¢ MGD
dla piersi o innej gruczotowosci, wykorzystuje sie wspotczynnik c. Wspotczynnik
s pozwala uwzgledni¢ w obliczeniach roznice widmie promieniowania wynikajgce
z uzycia roznych kombinacji anoda-filtr.

Zgodnie z definicjg prawng obowigzujgcg w Polsce [7] ryzyko radiacyjne jest
to prawdopodobienstwo wystgpienia okre$lonego szkodliwego efektu zdrowotnego
w wyniku narazenia na promieniowanie jonizujgce; ryzyko obejmuje takze nasilenie
i charakter niepozgdanych nastepstw.

W mammografii istnieje ryzyko wystgpienia stochastycznych skutkéw

ekspozycji na promieniowanie - zwiazane z mozliwoscig indukcji nowotworu.



Z analiz statystycznych wynika, ze przecietnie w trakcie pojedynczej ekspozycji
pacjentka otrzymuje S$rednig dawke gruczotowg o wartosci ok. 1.8 mGy [39].
Przyjmujac zgodnie z wytycznymi ICRP [34] wartosci wspétczynnikow wagowych dla
dawki rownowaznej d)R= 1 oraz dla dawki efektywnej coT= 0.12 mozna oszacowac
przecietng warto$¢ dawki efektywnej dla pojedynczej ekspozycji:

1.8 mGy «0.12 = 0.216 mSv

W trakcie badania mammograficznego wykonuje sie standardowo dwie projekcje
(kranio-kaudalng CC i przysrodkowo boczng MLO). Zakladajac, ze dawki dla obu
projekcji sg jednakowe, mozna oszacowaé¢ dawke efektywng jaka przecietnie otrzymuja
pacjentki w trakcie badania na ok. 0.43 mSv. Na podstawie obserwacji konsekwencji
napromieniania wiekszymi dawkami oszacowano, ze prawdopodobienstwo indukcji
nowotworu ($miertelnego w skutkach) wzrasta o 5% na 1 Sv [34, 40], Podane
prawdopodobienstwo dotyczy oséb w wieku 30 lat. Dla 0oséb w innym wieku stosuje
sie wspltczynnik korygujacy uwzgledniajacy spodziewang diugo$¢ zycia oraz
zmieniajacg sie wraz z wiekiem promieniowrazliwo$¢ tkanek. W Polsce Program
Wczesnego Wykrywania Raka Piersi obejmuje kobiety w wieku 50 - 69 lat, ktére
w przesztosci nie chorowaty na nowotwory piersi oraz nie miaty wykonanego badania
mammograficznego w ciggu ostatnich 2 lat [5]. W tym przedziale wiekowym warto$¢
omawianego wyzej wspo6tczynnika wynosi 0.3. Ryzyko indukcji nowotworu mozna
wiec oszacowac na 1.5% na 1 Sv.

Z powyzszych zatozen wynika, ze narazenie populacji kobiet na dawki
efektywne rzedu 0.43 mSv spowoduje wzrost ryzyka wystgpienia nowotworu
ook. 0.6'10'3%, a wiec statystycznie pojawi sie on dodatkowo w 1 przypadku
naok. 160 tys. badan. Nalezy pamieta¢, ze kobiety poddajg sie temu badaniu
z zatozenia wielokrotnie, co zwigksza ryzyko.

Zgodnie z zasadami ochrony przed promieniowaniem kazde wykorzystanie
promieniowania jonizujagcego w celach medycznych musi by¢ uzasadnione,
tzn. potencjalne korzysci muszg przewyzsza¢ ryzyko zwigzane z uzyciem czynnika
szkodliwego. Dodatkowo, zgodnie z regutg ALARA (ang. As Zow As Reasonably
Achievable) istnieje konieczno$¢ optymalizacji badania, tzn. utrzymania kompromisu

miedzy warto$cig diagnostyczng badania a dawka.



Wigzka promieniowania X przechodzaca przez os$rodek zostaje ostabiona
na skutek absorpcji i rozpraszania fotondw. Rozpatrujac monoenergetyczng wiazke
n fotonow przenikajgca warstwe osrodka o elementarnej grubosci dx mozna napisac,
ze ilo$¢ fotondw usunietych z wigzki (dn) na skutek pewnego oddziatywania bedzie

réwna [19, 22, 32]:

dn =—noAdx, (22)
gdzie:
a —przekr6j czynny na rozpatrywane oddziatywanie,
A —Iliczba centréw aktywnych w jednostkowej objetosci.

Aby otrzyma¢ prawo ostabienia (prawo Lamberta-Beera) dla warstwy osrodka

N

o skonczonej grubosci xialezy*rzekszta+cié i scatkowaé rownanie 22:
f=; = -\erAdx. (23)

Prowadzi to do wyrazenia na liczbe fotonow N po przejsciu przez warstwe o grubosci x:
N =N Ce~alx, (24)
gdzie No to poczatkowa liczba fotondw.
Liniowy wspotczynnik ostabienia [i jest rowny iloczynowi a i A, co pozwala
zapisa¢ wyrazenie 24 w postaci:
N=N.er. (25)
Catkowity liniowy wspoOtczynnik ostabienia (xj) jest sumg liniowych
wspbétczynnikéw ostabienia dla poszczegélnych oddziatywan. W zakresie energii

fotonéw stosowanych w mammografii jest on rowny:

pT=IliP+Mc +fiR, (26)
gdzie:
fip —liniowy wspétczynnik ostabienia dla efektu fotoelektrycznego,
jic - liniowy wspotczynnik ostabienia dla efektu Comptona,

IIr - liniowy wspotczynnik ostabienia dla rozpraszania Rayleigha.



Grubo$¢ materiatu ostabiajgcego wigzke fotonéw do potowy nazywana jest
warstwg potowiagcg (HVL, ang. half value layer). Dla wigzki monoenergetycznej

zachodzi zwigzek:
-N,,=N,e~m , (27)

skad po przeksztatceniach otrzymujemy zalezno$¢ miedzy grubo$cig warstwy

potowigcej a liniowym wspétczynnikiem ostabienia:
HVL = ==, (28)

W przypadku wigzek polienergetycznych stosowanych w mammografii grubos¢
warstwy potowigcej (wyrazong w mm Al) wyznacza sie doSwiadczalnie. Jej znajomos¢
jest niezbedna do oszacowania $redniej dawki gruczotowej [15, 36]. Energie wigzki
monoenergetycznej o tej samej grubosci warstwy potowigcej, co wigzka

polienergetyczna nazywa sie energig efektywng [19, 22]



1.6.9 Jakos¢ obrazu

Jakos¢ obrazu jest og6lnym pojeciem, ktére w radiologii mozna utozsamiaé
zjego wartoscig diagnostyczng. Warto$¢ diagnostyczna jest powigzana z iloscia
informacji o prze$wietlanych obiektach zawartej w obrazie. W przypadku obrazu
cyfrowego jego jako$¢ mozna wyrazi¢ przy pomocy trzech obiektywnych, mierzalnych
parametrow:

* rozdzielczoSci
» Kkontrastu

e Szumu

Rozdzielczosé

RozdzielczoScig nazywana jest zdolno$¢ systemu do uwidocznienia obiektéw
o niewielkich wymiarach przestrzennych. lloSciowg miarg rozdzielczoSci obrazu jest
tzw.funkcja przenoszenia modulacji (MTF, ang. modulation transferfunction). Funkcja
ta opisuje relacje pomiedzy kontrastem a czestoScig przestrzenng odwzorowywanego
sygnatu.

W radiografii przebieg MTF jest zalezny od wielkosci ogniska lampy RTG oraz
od konstrukcji detektora obrazu. Teoretyczng granicg rozdzielczos$ci detektora jest tzw.

czesto$é Nyquista (/). Zalezy ona od nominalnej odlegtosci miedzy pikselami (p):

f»=Tp - w

Dla typowego detektora statego stosowanego w mammografu warto$¢ czestosci
Nyquista wynosi ~7.1 par linii na milimetr. Sygnalty o czestoSci wyzszej od 7n nie
sg prawidtowo odwzorowywane przez system ze wzgledu na zjawisko tzw. aliasingu
[24]

W mammografu przebieg MTF wyznacza sie najczesSciej metodg przekoszonej
krawedzi (ang. slanted edge). W metodzie tej z profilu obrazu krawedzi obiektu silnie
absorbujgcego promieniowanie (najczesciej wykonanego z wolframu) uzyskuje sie -
poprzez rézniczkowanie - funkcje odpowiedzi na zrédto liniowe (LSF, ang. line spread

function). MTF jest wyznaczany poprzez transformate Fouriera tej funkcji [41].



Szum kwantowy

Dystrybucja kwantéw promieniowania generowanych w lampie oraz
rejestrowanych przez detektor ma charakter losowy. Statystyke tego typu opisuje
rozktad Poissona [24], Fluktuacje tego rodzaju, wynikajgce z nieciggtej natury

promieniowania nazywa sie szumem kwantowym. Srednia liczba rejestrowanych

fotonéw ((nd)) w wyrdznionym obszarze detektora bedzie zmienna z odchyleniem
standardowym:
(30)

Poziom szumu wyrazony przez stosunek sygnatu do szumu (SNR, ang. signal-to-noise

ratio) jest rowny:
(31)

Szum kwantowy jest wiec proporcjonalny do pierwiastka z ekspozycji detektora.
W przypadku detektora selenowego istniejg dodatkowe Zrddta szumu: szum termiczny
(zalezny od temperatury i czasu ekspozycji) i szum strukturalny (zwiazany
z niejednorodnosciami w budowie detektora). Istotny udziat dodatkowych zrodet szumu
przejawia sie odchyleniem od liniowej zaleznosci miedzy SNR a pierwiastkiem
z ekspozycji detektora. Odchylenie to moze by¢ takze spowodowane wzmocnieniem

rejestrowanego sygnatu (ang. gain) [23],



Kontrast

Kontrast obrazu jest podstawowym parametrem, od ktérego zalezy wartosc¢
diagnostyczna badania. W badaniu mammograficznym powinien by¢ wystarczajgcy
do uwidocznienia anatomii piersi oraz wszelkich ewentualnych oznak patologii.

Kontrast obrazu ocenianego przez radiologa jest wypadkowg wielu czynnikow
zaleznych od budowy badanej piersi, widma promieniowania, wiasnosci detektora
obrazu oraz zaimplementowanych metod postprocessingu. W procesie akwizycji mozna
wyrdézni¢ etap tworzenia kontrastu promieniowania (kontrast fizyczny, kontrast

wejsciowy) oraz odwzorowanie go w postaci kontrastu obrazu (kontrast wyjsciowy).

Kontrast fizyczny

Rozpatrujagc monoenergetyczng wigzke promieniowania przechodzacg przez
jednorodny osrodek w ktdrym znajduje sie pewna struktura w sytuacji przedstawionej
na rycinie 1.23 mozna wyrézni¢ dwie wzajemnie rownolegte wigzki fotonow. Jedna
z nich przenika przez materiat o grubosci x\ i liniowym wspotczynniku absorpcji fi\.

Druga przenika przez obiekt o grubosci xj i wspotczynniku absorpcji //2.



Rycina 1.23 Kontrast fizyczny

Jezeli poczatkowa fluencja fotonéw w obu wigzkach jest réwna 0 g to fluencja

w strumieniach przenikajacych tto (0 a) oraz przenikajacych obiekt (0b) bedzie réwna:

(32)
=<pOe~Mx"~Xi-,hXI. (33)
Definiujac kontrast promieniowania (Cr) jako:
¢) <>
C* = . (34)
otrzymujemy wyrazenie pozwalajace wyznaczyé kontrast fizyczny Cr:
CR=1-e~ XiM-M). (35)

Kontrast fizyczny w mammografu

Celem badania mammograficznego jest uwidocznienie zmian patologicznych (mas)
we wczesnym  etapie rozwoju, awiec o niewielkich wymiarach. Z danych
przedstawionych na rycinie 124 wynika, zerodznica w wartosci liniowego
wspoétczynnika ostabienia promieniowania dla tkanki gruczotowej i tkanki
nowotworowej jest niewielka, co Swiadczy o niskiej wartosci kontrastu fizycznego

w przypadku piersi o duzej gruczotowosci [19].



a) Energia (keV) b) Energia (keV)
Rycina 1.24 Zalezno$¢ liniowego wspoiczynnika ostabienia (a) oraz kontrastu fizycznego (b)

w funkcji energii dla tkanek obrazowanych w badaniu mammograficznym.

Wartosci liniowych wspdtczynnikéw ostabienia dla tkanek oraz réznice miedzy
nimi sg tym wieksze im mniejsza jest energia promieniowania. Z tego powodu
w mammografii istnieje konieczno$¢ uzywania nizszych energii promieniowania

niz w klasycznej rentgenodiagnostyce.

Kontrast obrazu

Informacja o obiekcie (w postaci kontrastu promieniowania) musi zostaé
zarejestrowana w postaci sygnatu. lIdealny detektor w procesie takiej konwersji
nie utraci zadnych informacji. Rzeczywiste detektory potrafig zarejestrowaé tylko czes¢
kwantow promieniowania. Sprawnos¢ detekcji  /7{E) okreSla, jaka cze$¢

promieniowania padajgcego na detektor jest zrédtem sygnatu [24]:

I(E) =1-e-*E), (36)
gdzie:
/I(E) - liniowy wspotczynnik absorpcji dla materiatu detektora,
d - grubosc¢ detektora.

Prawdopodobienstwo okre$lajagce oddziatywanie kwantu promieniowania
z detektorem obrazu zalezy od energii kwantu oraz od typu uzytego detektora.

Charakterystyka detektora ma wiec wptyw na kontrast obrazu.



W praktyce analityczne wyznaczanie kontrastu jest niemozliwe. Wartosci n oraz
Y sa parametrami zaleznymi od energii kwantow. Widmo promieniowania ma
skomplikowany  przebieg.  Istotnym  czynnikiem  pogarszajgcym  kontrast,
nieuwzglednionym w réwnaniu 34 jest takze promieniowanie rozproszone.

W przypadku cyfrowej radiologii kontrast obrazu (C) jest pojeciem
oznaczajgcym roznice w wartosci pikseli w obrazie obiektu i w obrazie tfa i wyrazony

jest liczbowo wzorem [15]:

A
C = 5 (37%
mpvb k

gdzie:
MPVp - Srednia wartoS¢ pikseli dla obszaru obrazu obiektu,

MPVDb - Srednia warto$¢ pikseli dla obszaru obrazu tha.

Warto$¢ pikseli zalezy od iloSci promieniowania padajgcego na detektor,
sprawnosci detekcji (odpowiedzi detektora) oraz elektronicznego przetworzenia

sygnatu.

Kontrast a szum

Percepcja kontrastu obrazu zalezy zaréwno od poziomu szumu jak i réznicy
sygnatdw w obrazie obiektu i w obrazie tta. Jako$¢ obrazu opisu opisuje parametr

SDNR (ang. Signal Difference to Noise Ratio) [15, 24]:

SDNR= , =,
M 3+ M 2 (38)
gdzie:
(nB), (NQ) - ilos¢ promieniowania zaabsorbowana w detektorze odpowiednio
w obrazie tta i w obrazie obiektu,
(Th, (To - odchylenie standardowe sygnatu w detektorze odpowiednio w obrazie

tla i w obrazie obiektu.



Kontrola jakosci w pracowni radiologicznej to zesp6t dziatan majacych na celu
zapewnienie i utrzymanie wiaSciwej jakosci badan przy mozliwie matej dawce
dla pacjenta. W praktyce system taki polega na ocenie parametrow wszystkich
elementow urzadzenia RTG majagcych wplyw na jako$S¢ obrazu, dawke oraz
powtarzalnos¢ badan. Sktadowe systemu (tor akwizycji i prezentacji obrazu) powinny
by¢ poddawane regularnym i wystandaryzowanym testom.

Przepisy prawa obecnie obowigzujace w Polsce, regulujace zakres testow
parametrow fizycznych, ktorym podlegajg urzadzenia radiologiczne nie zawierajg
zapisow dotyczacych mammografii cyfrowej [7]. Metodyka wykonywania testow
w pracowniach iwarto$ci graniczne ocenianych parametréw ustalane sg o wytyczne
europejskie [15]. Zaproponowane tam standardy wymagajg jednak uscislenia - cze$¢
wytycznych ma charakter zdefiniowany jako tymczasowy (ang. provisional). Doktadne
procedury oceny jakosci obrazowania (SDNR, kontrast progowy) nie zostaty jeszcze
ostatecznie ujednolicone i stale ewoluujg [25, 63, 64], Cyfrowe metody rejestracji
obrazu dopiero od niedawna zaczety wypierac¢ techniki analogowe, w zwigzku z czym

wiedza na ich temat jest jeszcze niepetna i wymaga poszerzenia.



2 Cel pracy

Celem pracy jest optymalizacja parametrow wigzek promieniowania
X stosowanych w mammografii cyfrowej przy pomocy symulacji Monte Carlo.
W efekcie tego zostanie zminimalizowana dawka otrzymywana przez pacjentki
poddawane ww. badaniu, z jednoczesng poprawg jakosci rejestrowanego obrazu

diagnostycznego. Kolejnymi etapami realizacji celu sa:

* Budowa wirtualnego modelu mammografu cyfrowego z detektorem selenowym
w Srodowisku GEANT4

» Weryfikacja modelu poprzez porownanie wynikow symulacji z eksperymentem

* Przeprowadzenie serii symulacji dla wirtualnych fantoméw piersi o grubosciach
z zakresu od 32 do 90 mm dla réznych napie¢ i uktadow anoda-filtracja
dodatkowa

» Optymalizacja parametrow ekspozycji dla piersi o r6znej grubosci po kompresji.



3 Materialt imetoda

W celu przeprowadzenia symulacji w S$rodowisku GEANT4 skonstruowany
zostat wirtualny model mammografu wraz z zestawem fantomow piersi (w postaci
implementacji klasy G4DetectorConstruction) oraz model zrédta promieniowania.
Geometrie modelu symulacji przedstawiono na rycinie 3.1. Model mammografu
zawiera wszystkie najistotniejsze elementy konstrukcyjne rzeczywistych urzgdzen,

ktére majg wptyw na jako$¢ obrazu i dawke.

kolimator

klatka piersiowa

przeciwrozproszeniowa

Rycina 3.1 Schemat modelu wykorzystanego w symulaciji.

Caly uktad znajduje sie w szeScianie o boku 1 m wypetnionym powietrzem
# #
(p=1.290 mg/cm()i. Jest to nadrzedna objetos¢ (World) okreslajgca obszar symulach

tj. graniczne wartosci wspotrzednych przestrzennych.



3.1 Zroédio promieniowania

Ze wzgledu na niskg wydajno$¢ konwersji energii kinetycznej elektronow
napromieniowanie X zrezygnowano z symulowania lampy rentgenowskiej.
Wykorzystane zostaty gotowe widma fotonowe wygenerowane metodg zaproponowang
przez Boone’a i innych [42], Na podstawie zmierzonych laboratoryjnie (w Center
for Devices and Radiological Health, USA) widm lampy molibdenowej, rodowej
i wolframowej autorzy stworzyli program komputerowy umozliwiajacy uzyskanie
widm dla dowolnych napie¢ z zakresu 18-40 kV. Wszystkie widma uwzgledniajg
filtracje wiasng lampy, ale nie sg zmodyfikowane przez filtracje dodatkowg. Catkowicie
empiryczny algorytm oparty jest na interpolacji wielomianowej i pozwala uzyskac
widma w postaci histograméw o rozdzielczosci 0.5 keV. Autorzy wykazali, ze $rednie
roznice fluencji fotondw w przedziatach energetycznych wyznaczone dla napieé
z zakresu od 20 do 40 kV wynoszg -0.073% (<r=1.58%) dla widm molibdenowych,
-0.145% (<7=1.263%) dla widm rodowych, oraz 0.611% (<t=2.07%) dla widm
wolframowych. Kod zrédtowy programu w jezyku C zostat opublikowany na stronie
internetowej pod adresem ftp://ftp.aip.ors/epaps/medical phys/E-MPHYA-24-1863.

Kod ten zostat zaadaptowany na potrzeby niniejszej pracy i postuzyt
do wygenerowania makr (plikdw simulation.ma¢) zawierajgcych definicje Zrddia
promieniowania, do ktdrej odwotuje sie program symulacyjny. Przyktadowy fragment
makra przedstawiono na rycinie 3.2. Na rycinie 3.3 pokazane zostato typowe widmo
otrzymane dzieki uzytej metodzie. Zrédto promieniowania zostato opisane z uzyciem
klasy G4GeneralParticleSource (GPS) [43], pozwalajagcej na okreslenie (w postaci
histogramu) rozktadu energetycznego fluencji czastek pierwotnych. Histogram jest
automatycznie normalizowany i wyznaczane jest prawdopodobienstwo wygenerowania

fotonu o danej energii.


ftp://ftp.aip.ors/epaps/medical

/gps/particle gamma
/gps/pos/type Plane
/gps/pos/shape Ellipse
/gps/pos/centre 0. 0. 40. cm
/gps/pos/halfx 0.166 mm
/gps/pos/halfy 0.15 nn
/gps/pos/rotl 1. 0. 2.747477
/gps/ang/type iso
/gps/ang/mintheta 68.0 deg
/gps/ang/maxtheta B5.0 deg
/gps/ang/minphi -10 deg
/gps/ang/maxphi 10 deg
/tracking/verbose 0
/gps/ene/type User
/gps/hist/type energy

/gps/hist /point 0.0005 0.000000e+000
/gps/hist/point o0.0010 0.000000eH 000
/gps/hist /point 0.0015 0.000000e+000
/gps/hist/point 0.0020 0.000000e+000
/gps/hist/point 0.0025 0.000000e+000
/gps/hist/point 0.0030 0.000000e+000
/gps/hist/point 0.0035 0.000000e+000
/gps/hist /point 0.0040 2.770607e+005
/gps/hist/point 0.0045 4.701742e+005
/gps/hist /point 0.0050 1.014266e+006
/gps/hist/point 0.0055 2.049339e+006
/gps/hist/point 0.0060 3.469491e+006
}éps}hist/point 0.0265 8.765686e+005
/gps/hist/point 0.0270 4 .558535e+005
/gps/hist/point 0.0275 3.223758e+005
/gps/hist/point 0.0280 1.026308e+005
/gps/hist /point 0.0285 0.000000e+000

/run/beamOn 100000000
exit

Rycina 3.2 Definicja zrodta czastek Rycina 3.3 Przykladowe widmo  wykorzystane

pierwotnych ~w  przykladowym  pliku w symulacji, wygenerowane dla anody molibdenowe;j

simulation.mac. Pominieto fragment inapiecia przyspieszajacego 28 kV. <> fluencja fotondw,
histogramu ([*=<]) dla zachowania
czytelnosci.

Zrodto promieniowania zostato zdefiniowane geometrycznie jako odpowiednik
rzeczywistego ogniska w lampie rentgenowskiej. Srodek Zrédta umieszczony zostat
w odlegtosci 65 cm od powierzchni detektora (SID, ang. source-image distance), nad
jego krawedzig od strony Kklatki piersiowej, symetrycznie wzgledem lewej i prawej
strony.

W odlegtosci 3 cm od zrodia promieniowania znajduje sie filtr dodatkowy
modyfikujacy widmo fotonowe. Materiat filtra oraz jego grubo$¢ sg zwigzane (zgodnie
z tabelg 3.1) z symulowang kombinacjg anoda-filtr i odpowiadajg rzeczywistym
uktadom wykorzystywanym w mammografii. Kat nachylenia filtra wzgledem

ptaszczyzny detektora obrazu wynosi 20°.



Materiat i grubosé
Materiat anody
filtra dodatkowego

Mo 25 |im Mo
Mo 25 |im Rh
Rh 50 Jim Rh
W 50 (im Rh

3.2 Kolimator

Kolimator, znajdujacy sie 8.5 cm ponizej Zrddia, jest wykonany ze stali
nierdzewnej (2 mm grubosci). Ogranicza on wigzke emitowanych fotonow
do prostokatnego pola pokrywajgcego powierzchnie detektora odpowiadajgcg matemu

formatowi obrazu (18 cm x 24 cm) wraz z 5 mm marginesem z kazdej strony.

3.3 Stolik i kratka przeciwrozproszeniowa

Stolik o wymiarach 25.5 cm x 30.5 cm x 4 cm zamodelowano jako wykonany
z wiokna weglowego o grubosci 1.8 mm. Powierzchnie stolika umieszczono
w odlegtosci 63 cm od zrodta (STD, ang. source-table distance). Wewnatrz stolika
znajduje sie kratka przeciwrozproszeniowa i detektor obrazu.

Model liniowej kratki przeciwrozproszeniowej o wymiarach 24.4 cm x 29.4 cm
i grubos$ci 1.35 mm charakteryzuje sie gestoscig 31 linii na cm. Warto$¢ wspotczynnika
wypetnienia wynosi 5:1. Listwy z materialu absorbujgcego (Pb) sg przedzielone
papierem (o gestosci p = 1.0 g/cm3). Kratka znajduje sie 1 cm nad detektorem obrazu.
Listwy sg zogniskowane - kat nachylenia n-tej listwy (an) wyznaczany jest
wg réwnania:

an= S“g r c t g (39)

gdzie xnjest odlegtoscig n-tej listwy od Srodka detektora.



Do celéw symulacji stworzony zostat zestaw szeSciu wirtualnych fantoméw
piersi o ré6znych grubosciach, ktére w uproszczony sposéb odwzorowujg anatomiczng
budowe sutka. Fantomy majg ksztatt potowy walca o promieniu r = 8 cm. Ich budowa
jest zblizona do modelu wykorzystywanego w symulacjach komputerowych stuzacych

dozymetrii [36 - 38, 44, 45].
3

53 mm

21.5 mm
43 mm

b)

y

Rycina 3.4 Wirtualny model fantomu piersi o grubosci 53 mm. Widoczna cze$¢
zewnetrzna, wewnetrzna oraz element imitujacy guz nowotworowy Potozenie
modelowanego guza zalezy od grubosci fantomu - wspoétrzedne x iy sg wyznaczane tak,
aby guz byt rzutowany na wyrdézniony obszar detektora obrazu (wspo6trzedne Srodka: xieu

jdet):x = Xia/SID ~STD-Vzhp)',y = y~JSID iSTD-'Ahv). hp- grubos¢ fantomu.

W fantomach mozna wyrézni¢ czeS¢ zewnetrzng i czes¢ wewnetrzng (rycina
3.4). Przyjeto, ze czeSC zewnetrzna (o grubosci 5 mm) zbudowana jest z tkanki
tluszczowej acze$¢ wewnetrzna sklada sie z mieszaniny tkanki gruczotowej

i thuszczowej w proporcjach okreSlonych przez gruczotowos¢. W potowie wysokosci



fantomu znajduje sie element imitujgcy guz (walec o Srednicy 1 cm i wysokosci 1 cm)
wypetniony tkanka nowotworowa.

Gruczotowos$¢ fantomu zostata skorelowana z jego grubosciag (zgodnie z danymi
przedstawionymi w tabeli 1.2). Skiad symulowanych tkanek oraz gesto$¢ tkanki
tluszczowej (pa) i tkanki gruczotowej (pg ustalono w oparciu o prace Hammerstein'a
i in. [35], Przyjeto, ze tkanka nowotworowa ma taki sam skfad jak tkanka gruczotowa,
ale charakteryzuje sie wiekszg gestoScig (pt) [46, 47]. Szczeg6towe dane dotyczace

sktadu pierwiastkowego i gestosci tkanek przedstawia tabela 3.2.

Tabela 3.2 Skiad pierwiastkowy tkanek. Wartosci w tabeli przedstawiajg udziat masowy.

Tkanka
o Tkanka ttuszczowa  Tkanka gruczotowa
Pierwiastek nowotworowa
pa=0.93 g/cm3 pg= 1.04 g/cm3
p, = 1.058 g/cm3

H 0.112 0.102 0.102
C 0.619 0.184 0.184
N 0.017 0.032 0.032
0 0.251 0.677 0.677
S 0.00025 0.00125 0.00125
p 0.00025 0.00125 0.00125
K 0.00025 0.00125 0.00125
Ca 0.00025 0.00125 0.00125

Gesto$¢ mieszaniny tkanek w wewnetrznej czesci fantomu (pnm) wyznaczana jest

w oparciu réwnania 40 i 41 [45]. Dla uproszczenia przyjeto, ze vg+va= 1cm3.

Pm = PaVa+Pgvg> (40)
(I-gP. ' (41)
v 8 Pa
gdzie:
g —(gruczotowos¢ (udziat masowy),
Vg - objetosc¢ tkanki gruczotowej,

va —objetos¢ tkanki thuszczowej.

Wewnetrzna czes¢ fantomu zostata zdefiniowana jako detektor logiczny.
Program symulacyjny rejestruje energie zdeponowang w tym obszarze, a nastepnie
wyznacza wartos¢ dawki. Zarejestrowana w ten sposob dawka jest odpowiednikiem

Sredniej dawki gruczotowe;j.



W modelu zastosowanym w symulacji uwzgledniono w sposéb uproszczony
efekt rozpraszania promieniowania przez tkanki niebedace bezposrednio przedmiotem
obrazowania. Do krawedzi stolika i fantomu piersi przylega prostopadioscian
o wysokosci 15 cm, szerokosci 25 cm i grubosci 5 cm imitujacy klatke piersiowa.

Obiekt jest wypetniony wodg (p=1.0 g/cm3).

3.6 Ptytka uciskowa

Potozenie ptytki uciskowej jest ustalane dla danej grubosci fantomu piersi tak,
aby przylegata ona do jego powierzchni. Jej wymiary sg zblizone do wymiaréw
detektora obrazu (24 cm x 30 cm). Grubo$¢ ptytki (2.6 mm) ustalona zostata w oparciu
0 pomiary grubosci rzeczywistych ptytek spotykanych w mammografach cyfrowych.

8
Przyjeto, ze element wykonany zostat z poliweglanu (p =1.2 g/cm ).

3.7 Detektor obrazu

W modelowanym ukfadzie selenowy detektor obrazu (Z=34, A=78.96 g/mol,
[7=4.79 g/cm3) ma ksztalt prostopadtoScianu o podstawie prostokata 24 cm x 29 cm
1wysokosci 250 |im. W detektorze wyrdznione zostaty dwa obszary - tzw. detektory
logiczne. Ich rozmieszczenie przedstawiono na rycinie 3.5. Detektor oznaczony
symbolem O znajduje sie w ,,cieniu” guza symulowanego w wirtualnym modelu piersi.

Detektor B jest detektorem referencyjnym.



B 0 8mm

Sciana klatki piersiowej

20 mm 20 mm

Rycina 3.5 Model detektora obrazu - widok z gdéiy. Kolorem czerwonym oznaczono
detektor logiczny pod guzem (O). Kolorem zielonym oznaczono detektor logiczny

w obszarze tha (B).

Program symulacyjny rejestruje wszystkie depozyty energii w detektorach
logicznych. Depozyty energii sg sumowane w ramach zdarzenia (Event).
W implementacji klasy G4Run wyznaczana jest suma depozytow energii dla
poszczegolnych zdarzen oraz ich wariancja i Sredni btgd kwadratowy. Suma depozytow
energii jest miarg sygnatu w detektorze logicznym, Sredni btad kwadratowy jest miarg

Szumu.



4 W eryfikacja modelu

Stworzony wirtualny model ukfadu wigzka-absorbent-detektor zostat
zweryfikowany pod katem geometrii i fizyki oddziatywan.

Poprawnos¢ geometrii  modelu oceniono  korzystajagc z  wizualizacji
w standardzie VRML [48, 49] oraz w formacie .heprep [50]. GEANT4 umozliwia takze
Sledzenie wirtualnej czastki (geantino), ktora nie oddziatuje z Srodowiskiem,
ale dostarcza szczeg6towych informacji o wspo6trzednych obiektéw, przez ktdre
przenika.

Uzytkownik ma wptyw na dokladnos¢ symulacji poprzez definicje w ramach
klasy G4PhysicsList tzw. wartosci CutValue. Parametr ten jest wyrazany w jednostkach
dtugosci i okreSla w Srodowisku GEANT4 prog produkcji czastek wtornych [30, 31].
Jezeli zasieg czastek wtornych jest mniejszy niz zadana warto$¢ CutValue, czastka
deponuje swoja energie punktowo, bez produkcji czastek wtdrnych. Zasieg czastek
zalezy od ich rodzaju, energii oraz Srodowiska, z ktorym oddziatujg. Ustalenie zbyt
duzej wartosci CutValue prowadzi do niedokfadnosci w odwzorowaniu oddziatywan.
Zbyt mate wartosci parametru obnizajg szybkos$¢ obliczen (przez zwigkszenie liczby
krokow symulacji) bez istotnego wptywu na wyniki. We wszystkich symulacjach
przeprowadzonych na potrzeby niniejszej pracy ustalono parametr CutValue na 0.001
mm. Wartos$¢ ta zostata zoptymalizowana z uwzglednieniem symulowanego zakresu

energetycznego i geometrii modelu.

4.1 Warstwa potowigca

Dla mammografu Siemens Novation (nr seryjny 2654, instalacja mobilna
w Centrum Onkologii - Instytucie im. Marii Sktodowskiej-Curie w Gliwicach),
wyposazonego w dwusciezkowg lampe rentgenowska (anoda Mo i W) wykonano
pomiary grubosci warstwy potowigcej. Eksperyment przeprowadzono dla 3 napieé
(24, 28 i 32 kV) i 3 kombinacji anoda-filtr (Mo-Mo, Mo-Rh, W-Rh). Pomiar metodg
tzw. waskiej wigzki wykonano komorg jonizacyjng typu Marcus o objetosci 0,055 cm3
(PTW 23343, nr seryjny 2810) oraz elektrometrem PTW Unidos (typ 10001, nr seryjny

10612). Promieniowanie emitowane z lampy ograniczane byto przez ukifad dwoch



otowianych kolimatoréw o grubosci 3 mm kazdy. Pierwszy z nich znajdowat sie
w odlegtosci 33 cm od ogniska lampy, drugi w odlegtosci 43 cm. W kolimatorach
znajdowaty sie okragte otwory o Srednicy 3 cm. Pomiedzy kolimatorami umieszczano
aluminiowe filtry (Gammex 115H, nr seryjny 800051-1809, czysto$¢ 0.999). Ponizej
kolimatorow (53 cm od ogniska) znajdowata sie komora jonizacyjna. Geometrie

pomiaru przedstawia rycina 4.1.

Z

detektor obrazu

Rycina 4.1 Geometria pomiaru warstwy potowigce;j.

Grubos¢ warstwy potowigcej wyznaczono metodg interpolacji logarytmicznej

[15] zgodnie ze wzorem:

HVL = (42)

gdzie:
X\, X2 - grubosci filtrow Al (X2 < X)),
Ro - odczyt dla ekspozycji bez filtrow Al,



R\ - odczyt elektrometru dla ekspozycji z filtrem dodatkowym o grubosci
X, (Ri>'/R9),
172 - odczyt elektrometru dla ekspozycji z filtrem dodatkowym o grubosci
X 2 (R2<yZRo).
Geometria pomiaru HVL zostata odwzorowana w S$rodowisku GEANT4.
Na podstawie przeprowadzonych symulacji wyznaczono w analogiczny sposéb
grubosci warstw potowigcych dla wszystkich zmierzonych napie¢ i kombinacji anoda-
filtr. W tabeli 4.1 oraz na rycinie 4.2 przedstawiono wartosci wyznaczone w oparciu

0 pomiar i symulacje.

Tabela 4.1 Wyznaczone grubosci warstwy potowigcej Al (HVL). A - niepewno$¢ rozszerzona

pomiaru/symulacji dla 95% przedziatu ufnosci.

anoda-filtracja Mo-Rh Mo-Mo W-Rh
napiecie
(kVP) 24 28 32 24 28 32 24 28 32

pomiar

HVL (mm) 0.315 0.372 0.405 0.268 0.311 0.351 0.456 0.515 0.549
A(mm) 0.022 0.021 0.027 0.019 0.023 0.019 0.022 0.031 0.026

symulacja

HVL (mm) 0.324 0.340 0.372 0.257 0.311 0.337 0.433 0494 0572

A(mm) 0.015 0.014 0.018 0.010 0.010 0.015 0.013 0.040 0.009

Niepewnos¢ standardowg wyznaczonych wartosci HVL oszacowano na
podstawie prawa propagacji niepewnosci. Dla pomiaru przyjeto 1%-owg niepewnosc
standardowg odczytu komory oraz 1%-owg niepewnos¢ standardowg grubosci filtrow
Al. W trakcie symulacji wyznaczany byt sredni btad kwadratowy depozytow energii.
W celu wyznaczenia niepewnosci rozszerzonej przyjeto wspdtczynnik rozszerzenia k=2

dla 95%-owego przedziatu ufnosci.
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Rycina 4.2 Poréwnanie wartosci HVL wyznaczonych metodg eksperymentalng i metodg symulacji MC.
Stupki btedow reprezentujg niepewno$¢ rozszerzong pomiaru/symulacji dla 95%-owego przedziatu

ufnosci.

Na podstawie otrzymanych wynikéw mozna stwierdzi¢, ze wartosci HVL
wyznaczone metodg pomiarowg i otrzymane z symulacji sg zgodne z doktadnoScig

okreslang przez niepewnosci pomiarowe.



W celu potwierdzenia liniowej charakterystyki odpowiedzi detektora obrazu
zbadano zaleznos¢ Sredniej wartosci pikseli w referencyjnym obszarze zainteresowania
obrazu (tzw. ROI) oraz SNR w funkcji obcigzenia pragdowo-czasowego. Pomiar
wykonano dla mammografu wyposazonego w selenowy detektor obrazu (Hologic).

Na stoliku umieszczono jednorodny fantom z PMMA (polimetakrylan metylu,
(CHg02)n, /)=1.19 g/cm3) o grubosci 4 cm, pokrywajacy catg powierzchnie detektora.
Ptytka uciskowa zostata zdemontowana. W trybie manualnym wykonano 11 ekspozycji
przy statym widmie lampy (28 kVp, Mo-Mo) dla r6znych wartosci obcigzenia pragdowo-
czasowego (zzakresu od 5 mAs do 260 mAs). Otrzymane w formacie
nieprzetworzonym (DICOM for processing) obrazy fantomu poddano analizie
programem ImageJ [51] w celu wyznaczenia S$redniej wartosci pikseli i SNR

w referencyjnych obszarach ROI. Wyniki przedstawiono na rycinie 4.3.

1400 8000

y=4.372x+49.106 y=25.851x+83.637
1200 7000
R2=1.000 R2=0.999
6000
1000
5000
= 000
CL 4000
600
3000
400 2000
200 1000
0 0
50 100 150 200 250
a) obcigzenie pradowo-czasowe (mAs) b) obcigzenie pragdowo-czasowe (mMAs)

Rycina 4.3 Wyznaczona funkcja odpowiedzi selenowego detektora obrazu (Hologic). a) Zaleznosé
Sredniej wartosci pikseli (MPV) od obcigzenia prgdowo-czasowego. b) Zaleznos¢ kwadratu stosunku

sygnatu do szumu (SNR) od obcigzenia pragdowo-czasowego.

Wysoka warto$¢ wspotczynnika korelacji Swiadczy o silnie liniowej zaleznosci
miedzy Srednig wartoScig pikseli a dawkg pochtonietg w detektorze. Liniowy przebieg
zaleznos$ci SNR2w funkcji obcigzenia pragdowo-czasowego potwierdza, ze dominujagcym

Zrédtem szumu obrazu jest szum kwantowy.



4.3 Wspotczynnik kratki przeciwrozproszeniowej

W celu weryfikacji modelu liniowej kratki przeciwrozproszeniowej
przeprowadzono symulacje dwoch ekspozycji (z kratkg i bez kratki) jednorodnego
fantomu z PMMA o grubosci 4 cm, pokrywajacego catg powierzchnie detektora. Obie
symulacje przeprowadzono dla tego samego widma lampy (28 kVp, Mo-Mo).

Wspotczynnik kratki (K) wyznaczono korzystajac z wzoru:

gdzie:

Saut - suma depozytdéw energii w referencyjnym ROI detektora dla ekspozycji bez
kratki przeciwrozproszeniowej,

8n - suma depozytdw energii w referencyjnym ROI detektora dla ekspozycji

z kratka przeciwrozproszeniows.

Otrzymana warto$¢ wspotczynnika kratki wynosi 1,70 £ 0,03 (2SE). Miesci
sieona w typowym zakresie (1.5 - 2.5) podawanym w piSmiennictwie [52].
Bezposrednie pordéwnanie z pomiarem dla kratki liniowej jest utrudnione, poniewaz
ograniczenia techniczne nie pozwalajg na wykonanie ekspozycji z wycofang kratka

przeciwrozproszeniowa.



5 Wyniki idyskusja

Symulacje przeprowadzono dla szesciu grubosci fantomu: 32, 45, 53, 60, 75
oraz 90 mm. Dla kazdego z fantomow stworzone zostaty 3 programy symulacyjne
rézniace sie definicjg filtra dodatkowego (30 jam Mo, 25 |*m Rh oraz 50 |im Rh), ktére
po uruchomieniu odwotywaty sie do makr zawierajgcych charakterystyke zrodia
promieniowania. Dla wszystkich kombinacji anoda-filtr (tabela 3.1) wykonano serie
symulacji dla napie¢ z zakresu od 20 kV do 40 kV (co 1kV).

Liczba symulowanych historii dla pojedynczego programu zawierata
sie w przedziale od 109- dla matych grubosci fantomu, do 1010- dla duzych grubosci
fantomu. Cze$¢ symulacji (dla niskich napie¢) byta powtarzana w celu ograniczenia
niepewnosci statystycznej.

Warto$¢ ziarna (ang. seed) uzytego generatora liczb pseudolosowych
(HepRandom) byta ustalana w oparciu o funkcje time(NULL) z biblioteki C++ [53].
Funkcja ta zwraca wartos¢ zalezng od aktualnego czasu systemowego, dzieki czemu
sekwencje liczb pseudolosowych byty rozne przy kazdorazowym wywotaniu programu
symulacyjnego.

Wynikiem symulacji byta informacja o wielko$ci (sygnat) i odchyleniu
standardowym (szum) depozytéw energii w detektorach logicznych znajdujacych
sie w obszarze zwigzanym z obiektem (O) i ttem (B). Na podstawie wartosci energii
zaabsorbowanej w wewnetrznej czeSci fantomu oraz informacji o0 jego masie
wyznaczana byla wartoS¢ dawki pochionietej. Wszystkie wyniki  zostaty

znormalizowane dla liczby historii 109.

51 Opracowanie statystyczne

Dane uzyskiwane dzieki symulacji komputerowej sg obcigzone niepewnoscia
statystyczng. Czesto stosowanym  zabiegiem, pozwalajgcym  zminimalizowac
niepewnosci statystyczne jest dopasowanie funkcji do punktéw z symulacji [54, 55],

Do uzyskanych z symulacji danych dopasowano funkcje wielomianowe
2 lub 3 stopnia w postaci:

y =cx2+bx +a, (44)
lub:



y = dx3+cx2+bx +a, (45)
gdzie x jest napieciem nominalnym wyrazonym w kV.
Wielomiany 3 stopnia zostaty wykorzystane do opisu zaleznoSci miedzy dawka
pochtonietg a wartoscig wysokiego napiecia dla kombinacji anoda-filtr Mo-Mo, Mo-Rh
oraz W-Rh. Do opisu pozostatych danych postuzono sie wielomianami 2 stopnia.

Rownania 44 i 45 sg wewnetrznie liniowe. Przy zatozeniu:

(46)
y - P2+bpx+a, (47)
y =dfid3+c/?22+  +a. (48)

Dzieki zwigkszeniu liczby zmiennych objasniajagcych model regresji nieliniowej
zostaje przeksztatcony w liniowy model regresji wielorakiej, co umozliwia jego
statystyczng ocene przy uzyciu metod wtasciwych dla regresji liniowej [56].

Wspotczynniki a, b, ¢ oraz d wielomianéw zostaly dopasowane metodg
najmniejszych kwadratow do wartosci otrzymanych z symulacji (MS Excel 2003
dodatek SOLVER). Wartos¢ wspodtczynnika determinacji R2 dla wszystkich
dopasowanych krzywych byta wieksza od 0,998, co oznacza, ze znaleziony model
opisuje ponad 99,8% zmiennoSci zmiennej zaleznej [57, 58].

Ocene istotnosci wyznaczonych modeli regresji przeprowadzono przy uzyciu
dodatku Analiza Danych MS Excel 2003. Wykonano globalny test istotnosci (test F-
Snedecora) pozwalajacy rozstrzygna¢ nastepujace hipotezy [56]:

Ho a=bh=c=d=0

Hi co najmniej jeden wspétczynnik wielomianu 4 0

Dla wszystkich weryfikowanych modeli odrzucono hipoteze zerowg przy
poziomie istotnoSci /><0.001, co pozwala wnioskowaé, ze kazdy model jest
statystycznie istotny.

Przeprowadzono takze testy istotnosci pojedynczych parametréw dopasowania.

Dla kazdego parametru sformutowano dwie hipotezy:

Ho wspotczynnik wielomianu = 0

Hi wspotczynnik wielomianu ~ 0



Przyjecie hipotezy zerowej oznacza, ze oceniany parametr nie ma istotnego
wptywu najakos$¢ dopasowania i moze zosta¢ usuniety z modelu. Weryfikacja hipotezy
dokonywana jest przy wykorzystaniu statystyki zbudowanej w oparciu o rozkiad
t-Studenta [56].

Przy przyjetym poziomie istotnosci p=0.05 wiekszo$¢ wspdtczynnikow (w tym
wszystkie wspotczynniki przy najwyzszej potedze zmiennej) byta istotna statystycznie.

Wartosci reszt (rezydudw) dla dobrze dobranego modelu powinny mie¢ rozktad
normalny o S$redniej 0. Wykazano, ze dla wszystkich dopasowanych krzywych
zatozenia te sg spetnione. Weryfikacje rozktadu reszt przeprowadzono testem Shapiro-
Wilka (dodatek XLStats 2009.3.02, MS Excel 2003) dla hipotez:

Ho rozktad reszt jest zgodny z rozktadem normalnym

Hi rozktad reszt nie jest zgodny z rozktadem normalnym

Hipoteza zerowa byta akceptowana (nie wykazano podstaw do jej odrzucenia),
jezeli wyliczona warto$¢p>0.05.

Przyktadowe dane wraz z wynikami weryfikacji modelu regresji przedstawiono
na rycinie 5.1a (sygnat w funkcji wysokiego napiecia), rycinie 5.1b (dawka w funkcji

wysokiego napiecia) oraz na rycinie 5.2 (szum w funkcji wysokiego napiecia).
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Napiecie nominalne (kV)
Rycina 5.1 Wyniki analizy modelu regresji na przyktadzie danych dla fantomu o grubosci 45 mm
i kombinacji anoda-filtr Mo-Rh (a) oraz dla fantomu o grubosci 75 mm i kombinacji anoda-filtr Mo-Mo
(b). Zalezno$¢ miedzy sygnatem w detektorze logicznym znajdujgcym sie w obszarze guza a nominalnym
napieciem lampy zostata opisana wielomianem 2 stopnia (zielona linia). Zalezno$¢ miedzy dawka
w wewnetrznej czesci fantomu a nominalnym napieciem lampy zostata opisana wielomianem 3 stopnia
(czerwona linia). Na wykresach przedstawiono takze przedziaty predykcji dla 95% poziomu ufnosci. p? -
wyznaczony poziom istotnosci dla testu F-Snedecora, pt- poziom istotnosci poszczegdlnych parametrow

modelu, e - warto$¢ Srednia rezydudw, psw- poziom istotnosci wyznaczony dla testu Shapiro-Wilka.



Napiecie nominalne (kV)
Rycina 5.2 Model regresji uzyskany dla zaleznosci miedzy szumem (detektor pod obiektem) a wysokim
napieciem. Wyniki dotycza symulacji dla piersi o grubosci 53 mm iukfadu W-Rh. Na wykresie
przedstawiono takze przedziaty predykcji dla 95% poziomu ufiiosci. pF-wyznaczony poziom istotnosci
dla testu F-Snedecora, pt - poziom istotnosci poszczegdlnych parametrow modelu, e - warto$¢ Srednia

rezydudw, />Sw- poziom istotnosci wyznaczony dla testu Shapiro-Wilka.

Analiza przebiegu przedziatow predykcji dla zmiennych zaleznych wskazuje,
ze najwieksze biedy predykcji (wzgledne oraz bezwzgledne) wystgpig dla niskich
wartosci napie¢. RozpietoS¢ pasma predykcji (Pl) jest tym wieksza, im dalej

od wartosci Sredniej (x) lezy zmienna niezalezna (x) [56]:

1 (x-xf
pi=yfud+xta/-s- 1+ -+ v (49)
A
f
*9
- Z*" (50)
n—2
gdzie:
t . - wartoS¢ krytyczna wyznaczona z tablic rozkiadu Studenta dla obszaru

jednostronnego, poziomu ufnosci 1-a i n-1 stopni swobody,



s - biad standardowy predykcji,

ex - warto$¢ resztowa (rezydualna).

5.2 JakosS¢obrazu a dawka

Jako miare stosunku jakosci obrazu do dawki przyjeto parametr Q, zdefiniowany

nastepujaco:

gdzie £5f oznacza dawke pochtonietg w wewnetrznej czesci fantomu piersi a parametr

SDNR jest stosunkiem réznicy sygnatow do szumu, wyznaczanym wedtug wzoru:

(52)

gdzie:

fb, £o - energia zdeponowana w detektorze logicznym odpowiednio w obrazie tta
i w obrazie obiektu,

€b, <o - odchylenie standardowe depozytow energii w detektorze logicznym

odpowiednio w obrazie tta i w obrazie obiektu.

W celu ograniczenia fluktuacji statystycznych, do obliczen przyjmowano
wartosci e», g0, °b, oo 0raz D? uzyskane z modeli regresji. Dla danej grubosci fantomu
szukano wartosci wysokiego napiecia, dla ktorego parametr Q osigga maksimum.

Typowe przebiegi zaleznosci parametru Q od napiecia przedstawia rycina 5.2.
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Napiecie nominalne (kV)
Rycina 5.3 Przebieg zalezno$ci parametru Q w funkcji wysokiego napiecia dla piersi o grubosci 75 mm

i roznych kombinacji anoda-filtr. Punkty danych potgczono odcinkami.

Tabela 5.1 zawiera wszystkie wyznaczone wartosci napie¢. Otrzymane wyniki
wskazuja, ze optymalng konfiguracjg dla mammografow cyfrowych z selenowym
detektorem obrazu jest lampa wolframowa z filtracjg rodowg (najwyzsze wartosci
parametru Qma). Najmniej korzystnym uktadem jest kombinacja Mo-Mo, stosowana

rutynowo w mammografii analogowej.
Tabela 5.1 Optymalne wartosci wysokiego napiecia (kV) dla piersi o roznej budowie oraz

odpowiadajgce im maksymalne wartosci indeksu Qmm.

grubos¢ fantomu

32 mm 45 mm 53 mm 60 mm 75 mm 90 mm
gruczotowosé fantomu
67% 41% 29% 20% 9% 4%

Mo-Mo kVp 24 kV 25 kV 25 kV 28 kv 27 kv 29 kv
i 0.991 1.959 2.029 1.171 1.312 1.313

Mo-Rh kVp 24 kV 25 kV 26 kV 27 kV 28 kV 28 kV
Qm 1.278 2.084 2.103 2.131 1.503 1.889

Rh-Rh kVp 25 kV 25 kV 26 kV 26 kV 27 kV 28 kV
Qrvax 1.957 2.273 2471 2.476 1.832 2.150

W-Rh kVp 24 kV 25 kv 26 kV 28 kV 28 kV 30 kV

Qmi 1.026 3.589 5.374 2.965 2.109 3.200



Przyczyng tego jest fakt, ze Srednia energia widma lampy wolframowej jest
przesunieta w kierunku wyzszych energii, dla ktérych spadek kontrastu obiektu jest
kompensowany przez poprawe SNR (dla detektora cyfrowego). W przypadku
mammografli analogowej efekt ten nie moze zosta¢ wykorzystany ze wzgledu
na ograniczong dynamike btony RTG. Co wiecej, amorficzny selen charakteryzuje sie
wiekszym przekrojem czynnym na absorpcje fotonow o wysokiej energii niz GdiC"S
z ktérego wykonane sg ekrany wzmacniajgce [23].

Poréwnujgc wartosci Qnex (usrednione dla wszystkich grubosci) dla réznych
wariantéw mozna przypuszczac, ze przy jednakowej dawce dla pacjentki, jako$¢ obrazu
bedzie - w odniesieniu do uktadu Mo-Mo - ok. dwukrotnie wieksza dla uktadu W-Rh
i 0 ok. 60% wieksza przy zastosowaniu lampy z anodg Rh oraz filtrem 25 |im Rh.
Lampy rodowe nie sg jednak stosowane w systemach mammograficznych
0 rozpatrywanym typie detektora obrazu.

Przewaga lamp z anodg wolframowa nad pozostatymi rozwigzaniami znajduje
potwierdzenie w opublikowanych wynikach badan do$wiadczalnych [52, 59, 59] oraz
wykorzystujgcych metody Monte Carlo [60, 61].

Czesciowo odmienne od prezentowanych w niniejszej pracy wnioski dotyczace
kombinacji Rh/Rh mozna znalez¢ w pracy Dance’a i in. [61]. Autorzy ci uznali,
ze kombinacja taka nigdy nie jest optymalna. Wyniki symulacji wykonanych przez
Autora wskazujg, ze ma ona przewage w przypadku piersi o niewielkiej grubosci
(32 mm). Zarozbieznos¢ wnioskdw ptyngcych z obu opracowan najpewniej
sg odpowiedzialne istotne réznice w zastosowanej metodyce. Dance wykonat symulacje
dla fantomow piersi o grubosci 2, 4 i 6 cm i gruczotowosci 50% oraz fantomow
81 10 cm o gruczotowosci 10%, co w Swietle pdzniejszych doniesien dotyczacych
typowej budowy sutka [62] stanowi daleko idace uproszczenie. Ponadto symulacje dla
obiektu kontrastowego (5mm, tkanka gruczotowa) przeprowadzono jedynie dla
4 napieC. Pozostate rozwazania dotyczyty kontrastu dla mikrozwapnien.

W przypadku lamp z anoda molibdenowg zasadne okazuje sie uzycie filtracji
25 (am Rh zamiast 30 |im Mo, niezaleznie od grubosci piersi, co pozwoli poprawic
stosunek jakos¢ obrazu/dawka o ok. 30%. Whniosek ten ma znaczenie praktyczne,
poniewaz wszystkie mammografy cyfrowe wyposazone w anode molibdenowa dajg
mozliwos¢ zmiany filtracji dodatkowej na rodowa. Niezaleznie od poprawy jakosci

obrazu, uzycie filtracji Rh dla niskich napie¢ (<26 kVp) poprawia wydajno$¢ lampy



zmniejszajac jej obcigzenie termiczne oraz czas ekspozycji (krawedz absorpcji K dla Rh
-23.2 keV, dla Mo -20.0 keV)

Wyniki optymalizacji przeprowadzonej metodg Monte Carlo (wspomagang
metodami empirycznymi) w zakresie zblizonym do niniejszego opracowania
przedstawili Bernhardt i in. [60], Wyznaczone przez nich optymalne wartosci napie¢
(tabela 5.2) dotyczg piersi o gruczotowosci 50%, niezaleznie od jej grubosci -
to przyjete do obliczen uproszczone zatozenie, iz piers zbudowana jest w 50% z tkanki
gruczotowej i w 50% z tkanki ttuszczowej byto do niedawna czesto stosowane, jednak
obecnie wiadomo, ze model taki jest niereprezentatywny [62], Co wiecej, w przebiegu
zaleznosci miedzy gruboscig piersi a napieciem pojawiajg sie skokowe zmiany,
np. sugerowane napiecie dla piersi o grubosci 40 mm to 26.5 kVp wobec 40.0 kVp dla
piersi 50 mm (dla uktadu Mo-Mo) [60], Napiecia proponowane dla piersi o duzych
grubosciach wykraczajg poza zakres dostepny w mammografach cyfrowych -
na przyktad dla mammografu Hologic Lorad Selenia maksymalne dostepne napiecie
to 39 kVp.

Tabela 5.2 Zoptymalizowane wartosci napie¢ wyznaczone przez Bemhardta i in. [60]. Dane odnoszg
sie do obrazowania guza przy ustalonej grubosci filtracji dodatkowej i z uzyciem kratki

przeciwrozproszeniowej. Fantom piersi zbudowany byt z 50% tkanki gruczotowej i 50% tkanki

thuszczowej.
kVp
grubosc piersi po anoda-filtr
kompresji [mm]
Mo-Mo Mo-Rh W-Rh
20 24.5 26.0 24.5
30 255 275 27.0
40 26.5 28.5 28.0
50 40.0 30.0 29.0
60 41.0 31.0 31.0
70 415 42.0 335

80 41.0 42.0 42.0



W celu umozliwienia poréwnania otrzymanych wynikéw, w tabeli 5.3 zebrano
rzeczywiste ustawienia systemu automatyki ekspozycji dla mammografow
wyposazonych w cyfrowy detektor selenowy. Dane otrzymano stosujgc metodyke
oceny AEC zblizong do wytycznych europejskich European Guidelines for Quality
Assurance in Breast Cancer Screening and Diagnosis. 4th Edition [15, 52]. Oba
urzadzenia sg zainstalowane u $wiadczeniodawcow realizujgcych program skryningowy

w Polsce.

Tabela 5.3 Poréwnanie napie¢ i filtracji wybieranych przez system AEC dla mammografow
wyposazonych w lampe molibdenows i wolframowa. System automatyki pracowat w trybie OPDOSE dla

aparatu Siemens oraz AUTO-FILTER dla aparatu Hologic.

Grubosé Ekwiwalentna HOLgeC?elgiaLorad SIEM?giixt??nmomat
fantomu grubosé pier_s_i Gruczotowosc
P[l\r/lnl\n/]I]A po k[ommﬁ?]resp [%6] A?ﬁﬂa_ W A?ﬁga_ W
20 21 97 Mo-Mo 24 WI/Rh 24
30 32 67 Mo-Mo 27 WI/Rh 26
40 45 41 Mo-Mo 29 WI/Rh 28
45 53 29 Mo-Rh 31 W/Rh 29
50 60 20 Mo-Rh 32 WI/Rh 29
60 75 9 Mo-Rh 33 WI/Rh 31
70 90 4 Mo-Rh 34 W/Rh 32

Optymalny zakres wyznaczony metodg symulacji Monte Carlo (przedstawiony
w tabeli 5.1) jest wezszy iprzesuniety w strone nizszych napie¢, w poréwnaniu

do schematéw ustawien AEC przedstawionych w tabeli 5.3.

Warto podkresli¢, ze najwyzsze wartoSci indeksu Qmax obserwowane sg dla
piersi o wymiarach mieszczacych sie w Srodku rozpatrywanego przedziatu grubosci
(53 mm - 60 mm). Nizsza jakos¢ obrazu dla piersi o mniejszych wymiarach

spowodowana jest ich wysoka gruczotowoscig - skutkujaca pogorszeniem kontrastu



fizycznego. Dla piersi duzych (>60mm po kompresji) wzrost objetosci tkanek nie jest
wystarczajgco kompensowany poprzez malejacg zawarto$¢ tkanki gruczotowej ijakos¢
obrazu takze maleje. Tendencja tajest rézna od prezentowanej w pracy Bemhardta i in.
[60], gdzie najwyzsza jako$C obrazowania obserwowano dla piersi matych (2-3 cm).
Jak wspomniano wczesniej, rozbiezno$¢ ta jest wynikiem przyjecia przez autorow
modelu piersi o statym skfadzie tkankowym przy réznych grubosciach.

Podobne problemy wystepujg przy interpretacji wynikow testu kompensacji
zmian grubosci. W zatozeniu test ten pozwala na ocene jakosci obrazu w klinicznych
ustawieniach systemu AEC dla fantomu wykonanego z PMMA, bedacego
ekwiwalentem piersi o roznej grubosci po kompresji. Podstawowe zatozenia, wartosci
graniczne parametrow oraz wskazéwki dotyczace sposobu wykonania testu zostaty
opublikowane jako wytyczne europejskie [15]. Metoda ta jest szeroko stosowana
i rozwijana, co znajduje odzwierciedlenie w doniesieniach literaturowych [59, 63, 64],

Kompensacje grubosci obiektu ocenia sie przez ekspozycje ptytek PMMA
o0 grubosciach 20, 30, 40, 45, 50, 60 i 70 mm w klinicznie uzywanym ustawieniu AEC
(napiecie, anoda, filtracja, tryb). Na warstwie PMMA o grubo$ci 20 mm umieszczony
jest element kontrastowy (0.2 mm Al). Aktywny obszar AEC ograniczony jest tak, aby
obiekt Al nie zaburzat pracy systemu automatyki ekspozycji. Poniewaz PMMA
charakteryzuje sie wieksza gestoscig (/7=1.19 g/cm3 niz ekwiwalentna piers,
na powierzchni fantomu umieszczone sg elementy dystansowe o grubosci takiej, aby
ptytka uciskowa znalazta sie na wysokosci odpowiedniej dla ekwiwalentnej grubosci
piersi (wskazanej w tabeli 5.3). Geometria pomiaru przedstawiona zostata na rycinie
5.4.



Rycina 5.4 Geometria pomiaru SDNR - widok z gory.

Oceny parametru SDNR dokonuje sie w oparciu 0 uzyskane nieprzetworzone
obrazy DICOM. Dla kazdego obrazu w obszarze ROI znajdujgcym w $rodku obrazu
obiektu Al wyznacza sie $rednig warto$¢ pikseli i odchylenie standardowe wartosci
pikseli. W obrazie tla wyznacza sie wusSrednione wartosci pikseli iodchylen
standardowych w oparciu o dane uzyskane ze wszystkich czterech obszarow ROI -
w celu minimalizacji wptywu anodowego efektu ostabienia wigzki promieniowania
(ang. heel effect) na wyniki, a nastepnie obliczana jest wartos¢ SDNR dla danej
grubosci fantomu.

Tg metodg przeprowadzona zostata ocena kompensacji zmian grubosci piersi dla
mammografu Siemens Mammomat Inspiration (nr seryjny 1540), ktorej wyniki
przedstawiono na rycinie 5.5. Wskazujg one jednoznacznie, ze obrazy 0 najwyzszej
jakosci otrzymywane sg dla najmniejszych piersi. Do takiej konkluzji nalezy jednak
podej$¢ z dystansem. Doniesienia kliniczne wskazujg, ze duza gruczotowos$¢ jest
czynnikiem  znacznie obnizajgcym  warto$¢  diagnostyczng = mammogramow,
Co przejawia sie w postaci nizszej czutosSci badan mammograficznych gestych piersi

[65]. Wysoka gruczotowos¢ sutka u kobiet w wieku przedmenopauzalnym jest jedng



z przyczyn, dla ktérych program skryningowy w Polsce nie obejmuje kobiet w wieku

ponizej 50 lat [2, 5].

Grubos¢ PMMA (cm)

Rycina 5.5 Zalezno$¢ miedzy stosunkiem kontrastu do szumu a gruboscig fantomu PMMA wyznaczona
dla mammografu SIEMENS Mammomat Inspiration dla kombinacji W-Rh. AEC ustawiono
w stosowanym klinicznie trybie OPDOSE. Maksymalna warto$¢ niepewnos$ci standardowej SDNR

wyniosta 0.11% (nie przedstawiono na wykresie). Dla wybranych grubosci podano wyznaczone wartosci

MGD.



6 W nioski ipodsumowanie

Stosujac techniki symulacji Monte Carlo zoptymalizowano parametry wigzek
promieniowania X stosowanych ~w mammografu cyfrowej, co przektada sie
na zminimalizowanie  dawek  otrzymywanych przez pacjentki  poddawane
mammograficznemu badaniu diagnostycznemu oraz poprawe jakosSci rejestrowanego
obrazu.

W ramach realizacji celu pracy zbudowano w Srodowisku GEANT4 wirtualny
model mammografu cyfrowego z detektorem selenowym i zweryfikowano go poprzez
porownanie wynikow symulacji z eksperymentem. Przeprowadzono serie symulacji dla
wirtualnych fantomoéw piersi o grubosciach z zakresu od 32 do 90 mm dla réznych
napie¢ i ukladéw anoda-filtracja dodatkowa oraz zoptymalizowano parametry
ekspozycji dla piersi o roznej grubosci po kompresji.

Wykorzystanie Ssrodowiska GEANT4 w celu stworzenia modelu symulacji
pozwolito w catosci zrealizowac postawione na wstepie pracy zadanie badawcze. Model
zostat zweryfikowany poprzez poréwnanie wynikéw symulacji z eksperymentem
przeprowadzonym przy uzyciu rzeczywistego mammografu. Korzystny wynik
weryfikacji modelu oraz analiza i statystyczne opracowanie danych otrzymanych
z symulacji wskazujg na duzg wiarygodnos¢ wynikow koncowych.

W czeSci teoretycznej pracy zebrano podstawowe informacje dotyczace
mammografii oraz jej fizycznych podstaw, co moze stanowi¢ kompendium wiedzy
o mammografii FFDM przydatne fizykom medycznym zajmujagcym sie kontrolg
jakosci.

Wyniki pracy przedstawiono w postaci tabeli prezentujgcej optymalne wartosci
wysokiego napiecia dla piersi o r6znej budowie. Proponowane wartosci napie¢ moga
postuzy¢ do skorygowania schematu ustawien systemu AEC, w efekcie czego
zminimalizowana zostanie dawka otrzymywana przez pacjentki poddawane badaniom
mammograficznym z jednoczesng maksymalizacjg jakosci otrzymywanego obrazu
diagnostycznego.

Poréwnanie maksymalnych wartosci parametru Q dla réznych kombinacji
anoda-filtr pozwolito na wyciggniecie nastepujgcych wnioskow:

1. Anoda molibdenowa oraz filtr molibdenowy (typowy ukfad uzywany

w mammografii analogowej) tworzg kombinacje najmniej korzystng pod



wzgledem relacji jakosci obrazu do dawki, niezaleznie od grubosci piersi
po kompresji. Poniewaz wszystkie mammografy z selenowym rejestratorem
obrazu i anodg Mo majg mozliwos¢ uzycia filtracji rodowej - filtracja taka
powinna by¢ uzywana przy kazdej ekspozyciji.

2. Lampa wolframowa z 50 |Om filtrem rodowym jest rozwigzaniem
optymalnym dla mammograféow cyfrowych omawianego typu. Jest
to informacja szczegolnie istotna dla Swiadczeniodawcow planujgcych zakup
nowych urzadzen - majagcych wpltyw na rodzaj lampy instalowanej
W aparacie.

3. Otrzymane wyniki wskazujg, ze anoda rodowa z filtrem rodowym jest
rozwigzaniem korzystniejszym od ukiadu Mo-Rh, a w przypadku piersi
o niewielkiej grubosci (32 mm) optymalnym.

4. Do wynikow oceny jakosSci obrazowania przeprowadzonej zgodnie
z wytycznymi europejskimi nalezy odnosi¢ sie z pewnym dystansem,
ze wzgledu na roznice miedzy wykorzystywanym typem fantomu (PMMA,

obiekt Al) a sytuacjg kliniczng (pier$ o r6znej kompozyciji).

Warto podkresli¢, ze piSmiennictwo dotyczace mammografu cyfrowej w ujeciu
zblizonym do prezentowanego w niniejszej pracy jest ograniczone do nielicznych
opracowan. OdejScie od przyjetego przez innych autorow modelu piersi o stalej
kompozycji pozwolito na poszerzenie dotychczasowej wiedzy w dziedzinie

optymalizacji jakos$ci obrazowania w mammografu.

Autor ma nadzieje, ze przedstawione wyniki przyczynig sie do podniesienia
poziomu realizacji badan skryningowych, a co za tym idzie, do zwigkszenia szans

na skuteczng walke z rakiem piersi.
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Anatomia prawidtowa piersi (autor: Patrick J. Lynch, medical illustrator; C. Carl Jaffe,
MD, cardiologist). Przekréj w plaszczyznie strzatkowej. Widoczne sg: 1. Sciana klatki
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Skora.

Rozktad czestosci wystepowania danej grubosci piersi. Dane dotyczg pacjentek objetych

programem przesiewowym w Wielkiej Brytanii [14].

Radiologiczny obraz sutka w projekcji a) kranio-kaudalnej, CC b) przysrodkowo-
bocznej, MLO.

Obraz prawej piersi w projekcji MLO z widoczng wyraznie ograniczona zmiana.
Powiekszony fragment mammogramu z widocznymi mikrozwapnieniami.
Budowa lampy rentgenowskiej.

Przyktadowe widmo energetyczne lampy rentgenowskiej z widocznymi pikami

promieniowania charakterystycznego (Ka, Kp)
Emisja promieniowania hamowania.

Schemat procesu emisji promieniowania charakterystycznego. (1) Padajacy elektron
oddziatuje poprzez sity kulombowskie z elektronem znajdujgcym sie na powitoce K
atomu. (2) Elektron zostaje wybity z powtoki K. (3) Elektron z powtoki L (lub wyzszej)
przechodzi na powtoke K zastepujgc wybity elektron. (4) Przy przejsciu nastepuje emisja

kwantu promieniowania X.

Elektronowe poziomy energetyczne dla molibdenu oraz obserwowane przejscia z emisjg
promieniowania charakterystycznego, n - gtéwna liczba kwantowa; / - poboczna liczba
kwantowa;j - liczba kwantowa catkowitego momentu pedu. Zgodnie z regutami wyboru

dla przejs¢ promienistych Al = £1. Przejscie z poziomu Li na K nie jest obserwowane.
Wirujgca anoda lampy RTG - widok z przodu.

Ognisko rzeczywiste i pozome lampy RTG. Wymiar ogniska pozornego jest zalezny od

kata nachylenia anody: \cd\=\ab\ sin#.

Anodowy efekt ostabienia. Ze wzgledu na r6zng grubos¢ warstwy materiatu anody, ktdrg

przenika promieniowanie, intensywnos¢ IA</B.
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3.3
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35

41

Zasada dziatania filtracji dodatkowej. Liniowy wspotczynnik ostabienia n dla molibdenu

i rodu w funkcji energii. Widoczna tzw. krawedz absorpcji K.

Schematyczna budowa mammografu z uwidocznionymi najistotniejszymi elementami

konstrukcji.

Liniowa kratka przeciwrozproszeniowa. H - wysoko$¢ kratki; W - szeroko$¢ odstepu

miedzy listewkami.
Uproszczony schemat budowy detektora selenowego.

Fragment matrycy pikseli detektora cyfrowego; d - szeroko$¢ piksela, a - szeroko$é

czesci aktywnej,/? - odlegtos¢ miedzy pikselami (ang. pixel pitch).
Funkcje odpowiedzi detektora analogowego (a) i detektora cyfrowego FFDM (b).
Zjawisko fotoelektryczne.

Rozpraszanie Comptona; ~ - dtugo$¢ fali fotonu padajgcego, X2 - dtugos¢ fali fotonu

rozproszonego.

Rozpraszanie Rayleigha. Foton padajacy (Xi) oraz foton rozproszony (X2) majg te samg

dtugos¢ fali.
Kontrast fizyczny.

Zalezno$¢ liniowego wspotczynnika ostabienia (a) oraz kontrastu fizycznego (b)

w funkcji energii dla tkanek obrazowanych w badaniu mammograficznym.
Schemat modelu wykorzystanego w symulacji.

Definicja Zrddta czastek pierwotnych w przyktadowym pliku simulation.mac. Pominieto

fragment histogramu ([...]) dla zachowania czytelnosci.

Przyktadowe widmo wykorzystane w symulacji, wygenerowane dla anody molibdenowej

i napiecia przyspieszajacego 28 kV. <P- fluencja fotonow.

Wirtualny model fantomu piersi o grubosci 53 mm. Widoczna cze$¢ zewnetrzna,
wewnetrzna oraz element imitujgcy guz nowotworowy Potozenie modelowanego guza
zalezy od grubosci fantomu - wspotrzedne x i y sa wyznaczane tak, aby guz byt
rzutowany na wyrézniony obszar detektora obrazu (wspdtrzedne Srodka: xci, yict): xia

Jdet): x = XteJSID'iSTD-Vih?)',y =yiet/SID(STD-'/zhp). hp—grubos¢ fantomu.

Model detektora obrazu - widok z goéry. Kolorem czerwonym oznaczono detektor

logiczny pod guzem (O). Kolorem zielonym oznaczono detektor logiczny w obszarze tta

(B).

Geometria pomiaru warstwy potowigce;j.

22

23

25

27

28

29

34

35

37

47

48

52

54

54

56

59

61



4.2

43

51

5.2

5.3

5.4

5.5

Poréwnanie wartosci HVL wyznaczonych metodg eksperymentalng i metodg symulacji
MC. Stupki btedéw reprezentujg niepewno$¢ rozszerzong pomiaru/symulacji dla 95%-

owego przedziatu ufnosci.

Wyznaczona funkcja odpowiedzi selenowego detektora obrazu (Hologic). a) Zaleznos¢
Sredniej wartosci pikseli (MPV) od obcigzenia pragdowo-czasowego. b) Zaleznos$¢

kwadratu stosunku sygnatu do szumu (SNR) od obcigzenia pragdowo-czasowego.

Wyniki analizy modelu regresji na przyktadzie danych dla fantomu o grubosci 45 mm i
kombinacji anoda-filtr Mo-Rh (a) oraz dla fantomu o grubosci 75 mm i kombinacji
anoda-filtr Mo-Mo (b). Zalezno$¢ miedzy sygnatem w detektorze logicznym
znajdujagcym sie w obszarze guza a nominalnym napieciem lampy zostata opisana
wielomianem 2 stopnia (zielona linia). Zalezno$¢ miedzy dawka w wewnetrznej czesci
fantomu a nominalnym napieciem lampy zostata opisana wielomianem 3 stopnia
(czerwona linia). Na wykresach przedstawiono takze przedziaty predykcji dla 95%
poziomu ufnosci. p¥-wyznaczony poziom istotnosci dla testu F-Snedecora, p, —poziom
istotnosci poszczegOlnych parametrédw modelu, e - warto$¢ Srednia rezydudw, psw -

poziom istotnosci wyznaczony dla testu Shapiro-Wilka.

Model regresji uzyskany dla zalezno$ci miedzy szumem (detektor pod obiektem) a
wysokim napieciem. Wyniki dotycza symulacji dla piersi o grubosci 53 mm i uktadu W-
Rh. Na wykresie przedstawiono takze przedziaty predykcji dla 95% poziomu ufnosci. p ¥
-wyznaczony poziom istotnosci dla testu F-Snedecora, pt — poziom istotnosci
poszczegblnych parametréow modelu, e - warto$¢ $rednia rezydudw, psw - poziom

istotnosci wyznaczony dla testu Shapiro-Wilka.

Przebieg zaleznosci parametru Q w funkcji wysokiego napiecia dla piersi o grubosci 75

mm i réznych kombinacji anoda-filtr. Punkty danych potaczono odcinkami.
Geometria pomiaru SDNR —widok z gory

Zalezno$¢ miedzy stosunkiem kontrastu do szumu a gruboscig fantomu PMMA
wyznaczona dla mammografu SIEMENS Mammomat Inspiration dla kombinacji W-Rh.
AEC ustawiono w stosowanym klinicznie trybie OPDOSE. Maksymalna warto$é
niepewnosci standardowej SDNR wyniosta 0.11% (nie przedstawiono na wykresie). Dla

wybranych grubosci podano wyznaczone wartosci MGD.
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5.3

Prawdopodobienstwo przezycia 5 lat w zaleznoSci od stopnia zaawansowania nowotworu
2}
Typowe wartosci gruczotowosci odpowiadajgce piersi o danej grubosci po kompresji

wg European Guidelines for Quality Assurance in Breast Cancer Screening and

Diagnosis. 4th edition [15].

Energie wigzania elektronow (w keV) dla materiatdbw stosowanych w anodach lamp

mammograficznych.

Energie linii promieniowania charakterystycznego (w keV) dla materiatdw stosowanych

w anodach lamp mammograficznych.
Symulowane kombinacje materiatu anody i filtracji dodatkowe;j.

Skiad pierwiastkowy tkanek. Wartosci w tabeli przedstawiajg udziat masowy.

Wyznaczone grubosci warstwy potowigcej Al (HVL). A - niepewnos$¢ rozszerzona

pomiaru/symulacji dla 95% przedziatu ufnosci.

Optymalne wartosci wysokiego napiecia (kV) dla piersi o roznej budowie oraz

odpowiadajace im maksymalne wartosci indeksu Qmix.

Zoptymalizowane wartosci napie¢ wyznaczone przez Bemhardta i in. [60]. Dane odnoszg
sie do obrazowania guza przy ustalonej grubosci filtracji dodatkowej i z uzyciem kratki
przeciwrozproszeniowej. Fantom piersi zbudowany byt z 50% tkanki gruczotowej i 50%

tkanki tluszczowej.

Poréwnanie napie¢ i filtracji wybieranych przez system AEC dla mammografow
wyposazonych w lampe molibdenowg i wolframowa. System automatyki pracowat

w trybie OPDOSE dla aparatu Siemens oraz AUTO-FILTER dla aparatu Hologic.
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STRESZCZENIE

Rak piersi, jako najczestszy nowotwor ztosliwy wsrod kobiet, jest powaznym
problemem zdrowotnym i spotecznym. Wczesnie wykryty moze by¢ jednak skutecznie
leczony, co prowadzi do istotnej redukcji Smiertelnosci. Mammografia jest badaniem
radiologicznym  umozliwiajgcym  wykrycie nowotworu we weczesnej fazie
zaawansowania Klinicznego i stosowana jest jako podstawowa metoda diagnostyczna
w ramach programu przesiewowego. Z tego powodu aparaty mammograficzne muszg
spetniaCc wysokie wymagania dotyczace jakoSci generowanych obrazow. Z drugiej
strony, w zwigzku z wykorzystaniem promieniowania jonizujgcego, istnieje
konieczno$¢ minimalizacji dawki otrzymywanej przez pacjentki. Optymalizacja obu
tych parametrow powinna uwzglednia¢ m.in. charakterystyke odpowiedzi detektora
obrazu oraz, zalezny od gruczotowosci piersi, fizyczny kontrast badanych struktur.

Optymalizacje te przeprowadzono stosujac techniki symulacji Monte Carlo.

Cel

Celem pracy byto wyznaczenie optymalnych - dla danej grubosci piersi -
wartosci wysokiego napiecia przy obrazowaniu z uzyciem selenowego detektora
obrazu. Optymalna warto$¢ napiecia dla danej kombinacji anoda-filtr powinna
wskazywaé ustawienie systemu automatyki ekspozycji, w ktorym osiggniety zostaje
kompromis pomiedzy jakoscig obrazu a dawka. Szczegdtowe zadania obejmowaty:

budowe modelu mammografu oraz zestawu wirtualnych fantomow piersi
w Srodowisku GEANT4,

zdefiniowanie zrodta promieniowania,

weryfikacje modelu symulacji,

przeprowadzenie symulacji dla piersi o réznej grubosci i zaleznej od niej
gruczotowosci dla wybranych kombinacji anoda-filtr w szerokim zakresie

napiec.

Materiat

Zbudowany model mammografu uwzglednia wszystkie najistotniejsze elementy
konstrukcyjne wptywajace na jako$¢ obrazu lub dawke. Stworzono takze zestaw

6 fantomow piersi, réznigcych sie (w zakresie od 32 do 90 mm) gruboScig i zalezng



od niej gruczotowos$cig. Wewnatrz fantomow umieszczony byt cylindryczny element
(r=0.5 cm, h=1 cm) imitujagcy guz nowotworowy. Model Zrédta promieniowania
zrealizowany zostat z wykorzystaniem klasy G4GeneralParticleSource. Rozktad
energetyczny zdefiniowano w oparciu o opublikowane modele widm lampy
rentgenowskiej z anodami Mo, Rh oraz W. W symulacji uwzgledniono takze filtracje
dodatkowg wigzki fotonowej (filtry 25 [j.m Mo, 25 |j.m Rh oraz 50 jxm Rh). Dla kazdego
fantomu piersi symulowano cztery mozliwe kombinacje anoda-filtr w zakresie napiec
od 20 do 40 kV (co 1kV).

Do celow weryfikacyjnych wykonano serie pomiaréw warstw potowigcych dla
mammografu cyfrowego wyposazonego w lampe RTG z anodg Mo oraz W. Ukiad
pomiarowy zostat odwzorowany w $rodowisku GEANT4, co umozliwito wykonanie

symulacji i poréwnanie otrzymanych wynikdéw.

Metoda

Dla pojedynczej symulacji rejestrowano depozyty energii oraz wariancje
w dwoch detektorach logicznych (zwigzanych z guzem oraz ttem) wyrdznionych
w obszarze rejestratora obrazu. Przyjeto, ze kwadrat stosunku roéznicy sygnatdéw
do szumu (SDNR ) jest miarg jakosci obrazu. Odpowiednikiem dawki gruczotowej
w symulowanym modelu byta dawka pochtonieta w wewnetrznej czesSci fantomu piersi
(D). Stosunek jakosci obrazu do dawki zostat zdefiniowany w postaci parametru
Q. Jego maksymalna wartos¢ dla danej grubosci piersi i uzytej kombinacji anoda-filtr
wskazuje optymalng warto$¢ wysokiego napiecia.

W celu minimalizacji wptywu fluktuacji statystycznych na wyniki, do danych
uzyskanych z symulacji dopasowano metodg najmniejszych kwadratow wielomiany
stopnia drugiego lub trzeciego. Jako$¢ modelu regresji byta oceniana przez analize
wspotczynnika determinacji, globalnego testu istotnosci (F-Snedecora), testu istotnosci
poszczegblnych parametrow modelu (statystyka t-Studenta) oraz weryfikacji

normalnosci rozktadu rezydudw (test Shapiro-Wilka).

Wyniki

Na podstawie przeprowadzonej weryfikacji modelu stwierdzono, ze wartosci
HVL wyznaczone metodg pomiarowg 1 otrzymane z symulacji sg zgodne

z doktadnos$cig okreSlang przez niepewnosci pomiarowe. Pozwala to uznac,



ze w Srodowisku GEANT4 wiasciwie zdefiniowane zostato zrédto promieniowania oraz
poprawnie uzyty model oddziatywan fizycznych.

Doswiadczalnie zweryfikowano takze zatozenie o liniowym przebiegu funkcji
odpowiedzi dla rzeczywistego detektora selenowego (i?2=0.999), pozwalajgce pomingc
wptyw na jakos¢ obrazu Zrédet szumu innych niz kwantowy.

Dzieki przeprowadzonym symulacjom mozliwe bylo przedstawienie zestawu
optymalnych napie¢ dla réznych kombinacji anoda-filtr i piersi o réznej grubosci.
Informacje te moga postuzy¢ do weryfikacji i korekcji ustawien systeméw automatyki
ekspozycji, a w konsekwencji do poprawy jakoSci uzyskiwanych obrazow przy

jednoczesnym ograniczeniu dawek na jakie narazone sg pacjentki.

W nioski

Anoda Mo wraz z filtracjg Mo (uktad zalecany w mammografu analogowej)
stanowig najmniej korzystng kombinacje posrod stosowanych w mammografach
cyfrowych z detektorem a-Se. Autor wykazat, ze uzycie filtracji Rh zamiast Mo jest
korzystne zawsze, niezaleznie od grubosci piersi i skutkuje istotng poprawa jakosci
obrazu (0 ok. 60%), przy zatozeniu jednakowej dawki. Najkorzystniejszym
rozwigzaniem (ok. dwukrotnie wyzszy stosunek jakosci obrazu do dawki w stosunku
do uktadu Mo-Mo) jest zastosowanie lampy z anodg W - nalezy dazy¢ do tego, aby
wszystkie instalowane mammografy z detektorem selenowym byly wyposazane lampy

rentgenowskie tego typu.



