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Téma:
Optimalizace expozi¢nich hodnot pfi vypocetni tomografii
MUDr. Jifi Bejcek, Klinika zobrazovacich metod, FN Plzer

Uvod:

Cévni mozkova prihoda se fadi k jednomu z nejCastéjSich onemocnéni v lidské populaci, v
ekonomicky vyspélych zemich je druhou nej¢astéjsi priinou umrti. V€asna diagnostika a rychlé
zahajeni |éCby hraje kliCovou roli. Pomoci vypocetni tomografie Ize ¢asné diagnostikovat cévni
mozkovu pfihodu a zvolit optimalni terapii pro pacienta. Narustajici poCty CT vySetfeni vSak
zvySuji radiacni zatéz populace.

Cil:

Cilem pfedkladané prace bylo analyzovat stroke protokol pouZivany na Klinice zobrazovacich
metod v Plzni, ktery se pouziva v diagnostice akutni mozkoveé ischemie. Dale bylo cilem navrhnout
upravu protokolu s cilem snizit radiaéni zatéz, zachovat diagnostickou kvalitu zobrazeni pro
hodnoceni a ovéfit proveditelnost v praxi.

Metodika:

Retrospektivné byly analyzovany cirkulaéni ¢asy puvodniho (testovaciho) souboru. Na zakladé
této analyzy byl zaveden zkraceny protokol podle testovaciho bolusu provadéného pfi CT
angiografii. Timto protokolem bylo vySetfeno 134 pacientd. Nasledné bylo provedeno snizeni
napéti na 70 kV a vySetfeno 108 pacientu. DalSi Uprava protokolu byla provedena podle Sife kfivky
testovaciho bolusu. Timto protokolem bylo vySetfeno 38 pacientl. Bylo zhodnoceno snizeni
radiacni zatéze pomoci standardné pouzivanych ukazateld davky CTDIl,, a DLP a nasledné
proveden prepocet na efektivni davku. Dale byla posouzena diagnosticka kvalita zobrazeni pro
hodnoceni.

Vysledky:

U puvodniho (testovaciho) souboru byla primérna hodnota signifikantniho vzestupu denzity v
aorta ascendens béhem testovaciho bolusu 9,4 s (5—-17 s), prumérna hodnota maximalni denzity
247 s (9-26 s) a prumérna hodnota, kdy jiz denzita neklesala, byla 21,5 s (15—47 s). Primérna
hodnota signifikantniho vzestupu denzity v arteria cerebria media (ACM) béhem perfuzniho
vysSetfeni byla 11,9 s (60-18 s), prumérna hodnota maximaini denzity 23,5 s (1548 s), Primérna
hodnota maximalni denzity v sinus sagittalis superior (SSS) byla 23,5 s (15-48 s), priumérna
hodnota, kdy jiz denzita dale neklesala, byla 40 s (29-50 s). Kromé jednoho vySetfeni dosahovala
vSechna vySetfeni u optimalizovanych protokold dostate¢né obrazové kvality pro stanoveni
diagnézy a rozhodnuti o dalsi terapii. DoSlo ke sniZzeni obrazovych dat (poltu vrstev) pro
hodnoceni z 4470 (pavodni protokol) postupné az na 1204 (optimalizovany protokol &islo 3). U
vSech optimalizovanych protokoll doSlo ke snizeni radiacni zatéze. Nejvice se snizila radiacni
zatéz u optimalizovaného protokolu 3, kde bylo dosazeno redukce davky o 68% proti pivodnimu
protokolu.

Zaver:

V na$i praci jsme prokazali, Ze Ize ucinné vyuzit Casové udaje z testovaciho bolusu k naplanovani
skenovani perfuzniho vySetfeni. Touto Upravou Ize navic se sou¢asnym pouzitim snizené hodnoty
napéti vyznamné redukovat radiani zatéz a zaroven zachovat optimalni diagnostickou kvalitu pro
hodnoceni.



Topic:
Optimization of exposure values in computed tomography
MUDr. Jifi Bej¢ek, Department of Imaging Methods, FH Pilsen

Introduction:

Stroke is one of the most frequent diseases in the human population, the second most frequent
cause of death in economically developed countries. Early diagnosis and rapid treatment play a
key role. Computed tomography can be used to diagnose stroke and select optimal therapy for
the patient. However, rising CT scans increase the radiation exposure of the population.

Aim:

The aim of this work was to analyze the stroke protocol used in the Department of Imaging
Methods in Pilsen, which is used in the diagnosis of acute cerebral ischemia. In addition, the aim
was to design a modification of the protocol in order to reduce the radiation exposure, maintain
the diagnostic quality of the image for evaluation and verify the feasibility in daily routine.

Methods:

The circulation times of the original (test) protocol were analyzed retrospectively. Based on this
analysis, a shortened protocol was set according to test bolus performed in CT angiography. 134
patients were examined with this protocol. Subsequently, a reduction of the voltage to 70 kV was
performed and 108 patients were examined. Further protocol adjustments were made according
to the width of test bolus curve. 38 patients were examined with this protocol. Reduction of the
radiation exposure was assessed by the standard dose indicators CTDI., and DLP and then it
was converted to effective dose. Furthermore, the diagnostic quality of the image for evaluation
was assessed.

Results:

In the original (test) protocol, the mean value of the significant increase of density in ascending
aorta during test bolus was 9.4 s (5-17 s), the mean maximum density was 24.7 s (9-26 s) and
the mean value of no longer decreasing density was 21.5 s (15—47 s). The mean value of
significant increase density in arteria cerebri media (ACM) during perfusion was 11.9 s (50-18 s),
mean maximum density was 23.5 s (15-48 s), the mean value of maximum density in sinus
sagittalis superior (SSS) was 23.5 s (1548 s), the mean value of no longer decreasing density
was 40 s (29-50 s). Except of one examination, all examinations of optimized protocols achieved
sufficient image quality for diagnosis and decision for further therapy. Image data (number of
layers) has been reduced from 4470 (original protocol) to 1204 (optimized protocol 3). All of the
optimized protocols have reduced radiation exposure. Radiation exposure was most reduced in
optimized protocol 3, where a dose reduction of 68% was achieved against the original protocol.

Conclusion:

This work has demonstrated that data of test bolus can be used effectively to set a perfusion scan.
Moreover, with this modification, the radiation exposure can be significantly reduced with the
simultaneous use of a reduced voltage value, while maintaining optimal diagnostic quality for
evaluation.
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Teoreticka cast

1 Uvod do problematiky

Neustaly technologicky vyvoj v oblasti zdravotnictvi je mozna nejvyraznéji patrny v
pfipadé zobrazovacich metod. Diky rychlému rozvoji vypocetni techniky a zdokonaleni
technickych prvkl se radiologie a obecné zobrazovaci metody zaradily v poslednich
letech k jednomu z nejdynamictéji se rozvijejicich Iékafskych obord. Na jednu stranu vede
tento fakt ke zpfesnéni a zrychleni diagnostiky, na druhou stranu vSak roste pocet
vySetfeni metodami vyuZzivajicimi rentgenoveho zareni a tim padem k vétsi radiaCni zatézi
pacientu.

V roce 2006 bylo v USA provedeno pfiblizné 62 miliont CT vySetieni, v roce 2000
pak 46 milionl, v roce 1990 asi 13 milionl vySetfeni [Brenner 2007]. Tento zvysujici se
trend v pfipadé CT diagnostiky |ze sledovat ve vétsiné ekonomicky rozvinutych zemi, coz
potvrzuji rizné statistické ukazatele (1). NarUstajici poCet CT vySetfeni je dan pfedevsSim
jejich vysokou vytéZnosti, kterd nahrazuje méné pfesna a vice invazivni vysSetfeni.
Zaroven se vyznamné zvysSila dostupnost této metody vlivem vétSiho mnozstvi CT
pfistrojl, jejichz pofizovaci naklady spiSe klesaji a zarover také roste efektivita pristroju,
které jsou schopné provést vice vySetfeni v daném Casovém obdobi. Je vSak nutné brat
v potaz zvySujici se radiaéni zatéz populace zplsobenou Iékafskym ozafenim a také
nasledna potencialni zdravotni rizika.

Priamérna davka z CT vySetfeni je 1-15 mSv. Tato davka je srovnatelna s rocni
davkou z pfirozenych zdroji zafeni jako je radon i kosmické zareni, ktera €ini 1-10 mSv
[National Council on Radiation Protection and Measurements, 1987]. Celozivotni riziko
maligniho onemocnéni se po CT vysSetifeni s davkou 1 mSv zvySuje o 0,05% [Commitee
of Asses Health Risks from Exposure to Low Levels of lonizing Radiation 2006]. Tento
udaj predstavuje pouze potencionalni riziko, nikoli prokazané. Zdravotni rizika pfi efektivni
davce 50-100 mSv jsou z hlediska radiacni epidemiologie a biologie pfili§ mala az
zanedbatelna [Health Physics Society 2004]. Pfesto je nutné neustale dodrZzovat koncept
ALARA (As Low As Reasonably Achievable) k minimalizaci rizika a maximalizaci profitu
pacienta. Nejhorsi davka, kterou pacient obdrzi je ta, ktera neposkytne odpovéd na

klinickou otazku ¢&i neupfesni léCebny postup. Na druhou stranu je tyto teoretické



formulace Casto velmi obtizné aplikovat v rutinni klinické praxi. PéCe o radiaCni zatizeni
pacientl by urcité méla byt feSena komplexné a v soucinnosti vSech zainteresovanych
osob. V poslednich letech se spiSe nez sniZeni radiaCni davky pouziva termin
optimalizace, ktery pfesnéji vystihuje danou problematiku. Radia¢ni davku totiz nelze
snizovat trvale a v nékterych pfipadech je pro zachovani diagnostické kvality nutné
radiacni davku zvysit.

Ke snizeni radiaCni zatéze se pak nabizi nékolik feSeni na rlznych urovnich, které
jsou €asto v principu i moznostech realizace velmi odliSné. Jedna se napfiklad o zpfisnéni
indikaci CT vySetfeni, které by vedlo ke snizeni poctu vySetfeni, coz by ale mohlo vést i
ke zhorSeni kvality |ékaiské péCe. Na druhou stranu je nezpochybnitelny fakt, Ze dobra
dostupnost, jednoduchost a rychlost vySetfovaci metodiky vede k jejimu naduzivani.
procesy v jednotlivych zdravotnickych zafizenich. DalSi moznosti je nahrazeni CT jinou
zobrazovaci metodou, ktera nevyuziva rentgenové zareni. V uvahu pfipada zejména
pouziti magnetické rezonance a sonografie. V pfipadé magnetické rezonance je hlavnim
problémem jeji mensi dostupnost a delSi doba vySetfeni, u sonografie je pak limitaci
habitus pacienta a senzitivita. Z hlediska proveditelnosti je nejsnazsim zplsobem snaha
o optimalizaci radia¢ni davky na urovni samotného CT pfistroje, kdy jizZ zminény technicky
vyvoj umozrfiuje vyznamnou redukci expozi¢nich parametrd pfi zachovani diagnostické
kvality jednotlivych vySetfeni. Konkrétné této problematice je vénovana teoreticka ¢ast

dizertaCni prace s praktickou aplikaci u specifického typu vysetieni, perfuzniho CT mozku.



2 Technika CT vysSetreni
2.1 Historie vypocetni tomografie

Uvedeni CT pristroje do klinické mediciny zpuasobilo revoluci v zobrazovani
lidského téla. Za konstrukci CT pfistroje byla v r. 1978 udélena Nobelova cena Godfrey
Hounsfieldovi, dal§i Nobelovu cenu pak obdrzel ve stejném roce Allan Cormack za
teoretické principy vzniku obrazu. Prvni CT pfistroj byl pfedstaven v r. 1971, umoznoval
zobrazeni s malym rozliSenim, jedno zobrazeni se provadélo v fadech jednotek minut a
bylo mozné zobrazit pouze mozek. ZpocCatku velmi rigidni metody zobrazeni zaloZzené na
sekvencnim zobrazeni v Sirokych vrstvach se zménily béhem nékolika desitek let na
metody umoziujici vysSetfit témér jakykoliv patologicky proces v fadech jednotek az
desitek sekund. Multidetektorové CT pfistroje umoznily zrychleni zobrazeni a nasledné
zvyseni prostorového rozliSeni. V roce 2006 byl pfedstaven prvni CT pfistroj se dvéma
zdroji zafeni. V sou€asnosti Ize pouzit CT kromé statickych zobrazeni téz ke 4D funkénim

zobrazenim.
2.2 Konstrukce CT pristroje

Mezi zakladni konstrukéni prvky vypocetniho tomografu patfi zobrazovaci systém
skladajici se ze zdroje rentgenoveého zareni (rentgenka) a detekéni soustavy (detektory),
dale sem patfi vySetfovaci stul, vypocetni systém a zdroj vysokého napéti. V ramci
historického vyvoje CT pfistroju se rozliSuji Ctyfi generace. Do prvni generace patfi
puvodni rotacné translaéni systém, do druhé generace vicedetektorovy rotacné-translacni
systém. Souc€asny koncept CT pfistrojli vychazi z tfeti generace, ktera je zaloZena na
pIné rotaCnim systému rentgenka-detektor. Slepou vyvojovou vétev prfedstavuje Ctvrta
generace s detektory umisténymi po celém obvodu statické Casti gantry a rotujici
rentgenkou [Ferda 2002].

Zdroj rentgenového zafeni, zkracené rentgenka, je trubice s vakuem, ktera
obsahuje zhavici katodu a je zdrojem elektron(. Katoda je pfipojena na zdroj vysokého
napéti. Pfi prachodu elektrického proudu katodou dochazi vlivem vysoké teploty k
termoemisi elektrond, které jsou vyrazné urychleny rozdilnym potencialem mezi katodou

a anodou. Pfi dopadu urychlenych elektron na urcité misto anody dochazi k uvolnéni
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obrovského mnozstvi kinetické energie fotonu. Pouze 1% uvolnéné energie fotonl se
pfeméni na rentgenové zareni, zbylych 99% energie se pfeméni na teplo. Tim dochazi k
velkému zahfivani anody. Anoda je vyrobena z wolframu, ktery ma vysoky bod tani a
zaroven vysoké atomoveé Cislo wolframu (74) zvySuje produkci foton. Anoda dale rotuje,
aby se snizilo jeji zahfivani béhem expozice. U rentgenek, které jsou soucasti
nejnovéjSich CT pfistroju, rotuje téz rentgenka jako celek. Rentgenka pouzitd v CT
pfistrojich musi mit velkou tepelnou zatiZitelnost, jelikoz jsou kladeny velké naroky na
prikon rentgenky, ktera béhem doby expozici pracuje s hodnotami napéti az 150 kV a
proudem dosahujicim az 1300 mA. Dochazi k aktivnimu chlazeni anody, ktera je v pfimém
kontaktu s chladicim médiem. V nékterych typech pfistroju jsou vnéjsi soucasti rentgenky
také vychylovaci civky, které pomoci indukovaného magnetického pole vychyluji svazek
elektronl v priibéhu rotace.

Detekéni soustava je tvofena sektorem detektorl, jejichz velikost, struktura a
citlivost maji zasadni vliv na kvalitu obrazu a radiacni davku pacienta. Technologie
detektor(l prodélala béhem vyvoje CT téz velmi vyznamné zmény. Nejprve byl k dispozici
jednofady systém dovolujici ziskat pouze jednu stopu vySetfeni. V roce 1994 bylo
predstaveno dvouradé spiralni CT (Elscint Twin), na pfelomu milénia v roce 1998 4-fady
systém, v roce 2001 16-fady systém. Od 4-fadych systému se pouziva termin
multidetektorové CT (MDCT). V roce 2006 bylo uvedeno CT se dvéma zdroji zareni a
cone-beam CT. V soucCasnosti maji nejmodernéjSi dvouzdrojové pfistroje 192-fFady
systém detektorl, nékteré CT pfistroje maiji az 320 fad detektord.

Revoluéni zménu ve vyvoji detektord predstavuje matrixové usporadani
detektorové soustavy. DalSim dullezitym prvkem je material, ze kterého jsou detektory
vyrobeny. V minulosti se pouZzivaly plynné detektory — xenonem plnéné ioniza¢ni komory
s ucinnosti pouze kolem 70 %. Pro potfeby vypocetni tomografie se recentné pouzivaji
scintilaéni detektory, které maji témér 100 % detekéni ucinnost. ScintilaCni material musi
mit dostate¢né vysoky svételny vykon, dostate¢nou schopnost absorbovat foton,
dostatecné kratkou dobu vyhasinani, kratky dosvit, vysokou odolnost proti zafeni a
zaroven dobrou ¢asovou a teplotni stabilitu. NejCastéji se pro vyrobu detektort pouzivaji
keramické materialy ve formé mono- ¢i polykrystal(d. Tyto materialy poskytuji dobrou
transparentnost, vysoky svételny vykon a velmi kratké doby vyhasinani.

ScintilaCni detektory obsahuiji tfi zakladni komponenty. Prvni je scintilacni material,
ktery transformuje energii zachycenych foton na fotony viditelného svétla. Druhou je
fotodioda, na kterou dopadaji fotony viditelného svétla. Energie téchto fotonu je dale
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pfevedena na elektricky signal. Treti komponenta je analogové-digitalni konvertor, ktery
prenasi elektricky signalu k elektronice, kde dochazi k jeho zesileni a dalSimu zpracovani.
V modernich detektorech jsou fotodiody a konvertor integrovany v tésné blizkosti, ¢imz

dochazi k redukci Sumu vytvofeného detektorem.

X-ray tube

Obrazek 3 - Schéma principu vySetfeni helikalnim (spiralnim) CT (zdroj:

www.startradiology.com)

2.3 Pocet CT pristroja a vysetieni v Ceské republice

V Ceské republice pokraduje vzestupny trend poétu nové instalovanych CT
pristroji. Podle dostupnych udaji z Ustavu zdravotnické informatiky a statistiky bylo
koncem roku 2015 evidovano a vykazano 170 CT pfistroju, v pribéhu roku 2015 bylo
provedeno témér 1,1 milionu vySetfeni. Ve srovnani s rokem 2006 to predstavuje narlst
o 36 CT pristroju a 332 tisic vySetifeni. Za poslednich 10 let se pocCet CT pfistroji v
prepoctu na milion obyvatel zvySil 0 23,7%. z 11,4 na 16,1 pfistroji a pocCet vySetfeni
vzrostl o 41%. Od roku 2006 jsou pfistroje sledovany ve dvou kategoriich a to jako
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konvenéni a helikalni, které se rozliSuji podle poctu detektort. V roce 2006 mélo 60%
pristroju jednu ¢i dvé fady detektort, v roce 2015 mélo 89% CT pfistroju 16 a vice fad
detektorl. Celorepublikové dochazi k obméné pfistrojového vybaveni a narustu poctu

provedenych vysSetfeni (2).
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Obrazek 1 — Poget CT pristroji v Ceské Republice v obdobi 2007—2017
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Obrazek 2 — VVyvoj poétu CT vysetieni v Ceské Republice v obdobi 2007-2017

2.4 Primarni skenovaci parametry

ExpoziCni parametry jsou predstavovany napétim mezi katodou a anodou
rentgenky udavaného v kilovoltech (kV), elektrickym proudem udavanym v miliampérech
(mA) a dobou expozice udavanou v sekundach (s). Produktem miliampérd a sekund jsou
miliampér-sekundy (mAs). V minulosti se bézné provadélo manualni nastaveni téchto
parametru, které pak byly béhem samotného vySetfeni konstantni. V sou€asnosti by
naopak mélo byt rutinni pouzivani rdznych adaptacnich technik (napf. automaticka

kontrola expozice - automatic exposure control).

Napéti

Hodnota maximalniho napéti urCuje penetraci fotonl rentgenového zareni. Pfi
vySSi hodnoté napéti jsou produkovany fotony s vySsi energii, které maji vétsi penetraci
a méné se absorbuji ve tkani ve srovnani s nizkoenergetickymi fotony, které jsou
produkovany pfi nizSi hodnoté napéti a jsou z velké Casti absorbovany zejména v
povrchovy partiich vySetfovaného objektu. RadiaCni davka je pak umérna Cctverci
maximalni hodnoty napéti. Pro CT vySetfeni Ize zménit maximalni hodnotu napéti v

zavislosti na velikosti pacienta a typu provedeného CT vySetieni. Pfi CT vySetfeni Ize volit
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napéti od 70 kV po 150 kV.

Soucasna komercné dostupna technologie CT zatim nedovoluje modulovat napéti
béhem jednoho CT vySetfeni, pro kazdé CT vySetfeni je tedy vybrana jedna hodnota
napéti. Hodnota napéti ma zasadni vliv na charakter a kvalitu obrazu. Nevyhodou nizSich
hodnot napéti je zvySeny obrazovy Sum. Na druhou stranu dochazi pfi nizSich hodnotach
napéti k vyznamné vySsi absorpci zafeni v jodové kontrastni latce. NizSi hodnotu napéti
je tedy vhodné zvolit pfi skenovani méné objemnych pacientl, zejména déti, dale pfi
skenovani struktur s vysokym rozdilem absorpce, kdy zvySeny Sum nelimituje diagnostiku
(napf. vedlejSi nosni dutiny, €i detekce renalnich konkrementu). Zcela zasadné ovlivnila
moznost pouZzivat nizké hodnoty napéti vySetfeni tepen (CT angiografii). Naopak u
vétSich pacientl, ktefi maji vySSi atenuaci zareni, muze nizsi napéti vést ke zhorSeni
kvality obrazu.

V pribéhu poslednich 20 let se postupné u vSech vyrobcu CT pfistroju stalo
standardem pouzivani riznych automatizovanych softwarl pro optimalizaci expozi¢nich
parametrd pro konkrétniho vySetfovaného pacienta. Napfiklad u bfiSnich protokoll
dochazi k tendenci skenovat s hodnotou napéti 80 kV ¢i 100 kV, misto obvykle volenych
120 kV. Dulezité je, aby snizeni hodnoty napéti poskytovalo diagnosticky pfijatelnou

kvalitu obrazu. Tyto systémy funguji na vice urovnich a je jim vénovana zvlastni kapitola.

Proud
Hodnota elektrického proudu uréuje mnozstvi fotond. Cim vétsi je hodnota proudu,

tim vice je produkovano fotonu. Obecné plati, ze zvySenim proudu je dosazeno lepSi
vysledné kvality obrazu, mensiho Sumu v obraze a zvySeni davky. Produktem proudu a
doby expozice jsou miliampér-sekundy (mAs) zminéné vysSe. Konstantni mAs odpovidaji
samostatnému vybéru hodnoty proudu a €asu pred vySetfenim, zatimco ostatni faktory
zustavaji neménné. Urcuji mnozstvi fotond béhem doby expozice. Davka je pfimo umérna
mAs, zvysi-li se mAs dvojnasobné, bude vysledna davka dvojnasobné vysSi. Pro potiebu
multidetektorového spiralniho CT je pouzit termin efektivni mAs (miliampér-sekundy),

ktery oznaCuje mAs na fez. Efektivni mAs jsou dany vztahem mezi mAs a pitch faktorem:

Efektivni mAs = mAs/pitch
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Maiji-li byt efektivni mAs zachovany, zvySi-li se pitch, musi se téz zvySit hodnota
proudu.

Proud muzZe byt nastaven manualné radiologickym asistentem, vétSina systémdu
vyuziva automatické modulace proudu (automatic tube current modulation — ATCM).
Jedna se o pfizpusobeni hodnoty proudu v zavislosti na topogramu pacienta. Tato
modulace pracuje na principu expozi¢ni automatiky. Dopadne-li na detektor dostate¢né
mnozstvi fotonl, je expozice ukonfena. ATCM moduluje proud ve sméru osy z,
zohlednuje tedy habitus pacienta. Tato modulace se oznacuje jako podélna modulace
proudu. Jsou pouzity ruzné hodnoty mAs v zavislosti na skenovanych regionech. V
oblastech s mensi atenuaci (plice, hrudnik) Ize hodnotu proudu snizit, napak v oblastech
s vySSi atenuaci (ramena, panev) je nutné pouZiti vy8Si hodnoty proudu. K dalSi modulaci
proudu dochazi téz pfi rotaci rentgenky kolem pacienta. Tato modulace se oznacuje jako
Uhlova modulace proudu. Napfiklad v oblastech ramen je atenuace vySSi v
laterolateralnim sméru a tudiz je nutné pouziti vySSi hodnoty proudu, naopak v
pfedozadnim sméru je atenuace menSi a je mozno pouzit nizSi hodnotu proudu.
Automaticka modulace proudu ma razné nazvy podle vyrobce, napfiklad Siemens
pouziva oznaceni CARE Dose4D. Ucitou variantou modulace proudu je téz organova
modulace (organ — based modulation). Pfi CT hrudniku a plic dochazi k ozareni prsou,
aniz by byly vySetfovanym organem. Organova modulace nevede k celkovému snizeni

davky, ale k redistribuci davky a sniZeni ozafeni radiosenzitivnich organu (prsy, bulby).

2.5 Dual energy CT (DE-CT)

Dvouzdrojové CT pfineslo kromé zvySeni Casového rozliSeni a rychlosti skenovani
téZ moznost skenovat s dvoji energii zareni. Na dvouzdrojovém CT Ize nastavenim
ruznych hodnot napéti ziskat dvé odliSna spektra zareni [Johnson 2007, Johnson 2012].
Na zakladé rozdilt spekter Ize stanovit a kvantifikovat slozeni vySetfované tkané. Kazdy
vyrobce pfi vySetfovani s dualni energii zafeni vyuziva rizného zpusobu nabéru dat. Jiz
prvni generace dvouzdrojového CT umoznila simultanni zisk dvou datovych sad
ziskanych skenovanim s odliSnym napétim na jednotlivych rentgenkach. Nasledna
analyza téchto dat umoznila Fadu novych klinickych vyuziti. Druha generace
dvouzdrojovych CT pfistroju poskytla néktera inovativni technicka feSeni. Modifikovany
uhel 95° mezi zdroji zareni poskytl prostor pro integraci druhého vétSiho detektoru. Diky

tomu se rozSifuje zobrazované pole na 55 cm a 33 cm, ¢imz se zajiStuje vétSi pokryti
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vySetfovanych oblasti. DalSi novinkou je cinovy filtr, ktery zvyraznuje spektrum zareni
poskytované rentgenkou s napétim 140 kV z 69 keV na 89 keV. Toto zesileni spektra
umozriuje pouziti vySSiho napéti na druhé rentgence z 80 kV na 100 kV. Pouziti vysSich
hodnot napéti zlepSuje kvalitu obrazu v oblastech s vysokou atenuaci zafeni, jako jsou
ramena Ci mala panev a také u obéznich pacientl. Rekonstruovany obraz z filtrované
rentgenky s napétim 140 kV a druhé s napétim 100 kV pak pfesné odpovida obrazu
pofizenému pfi pouZiti jednozdrojového systému s napétim 120 kV. Davka béhem
vySetfeni z dvouzdrojového CT vySetfeni je pfiblizné stejna jako u jednozdrojového
systému. Kvalita vysledného obrazu ziskana dvoji energii zafeni je stejna Ci dokonce
muze byt i vy8Si nez u jednozdrojového systému. Pouzitim iterativnich rekonstrukci u
obou sad obrazli ma vétsi potencial dale zlepSit kvalitu vysledného obrazu nez u

jednozdrojového systému.

Klinické vyuziti DE-CT

CT s dvoji energii zafeni mize poskytovat kromé morfologické informace dalSi
dulezité informace. ldentifikace a kvantifikace ur€itych materialld umoznuje néktera
specificka a funkéni vysetifeni. Jednou z oblasti je CT angiografie (CTA) a to zejména
krénich a intrakranialnich tepen a tepen dolnich koncetin. Po subtrakci kostni tkané a
kalcifikaci Ize rychle a efektivné zobrazit stendzy Ci detekovat aneurysmata [Zhang 2010].
Pfi podezieni na plicni embolizaci je metodou volby CTA plicnice. Kromé zobrazeni
truncus pulmonalis a jeho vétvi je mozné zobrazit plicni parenchym pomoci barevné
kédovanych map na zakladé kvantifikace jodové kontrastni latky a zaroven Ize detekovat
ventilaci za pomoci inhalace xenonu [Chae 2008, Chae 2010, Goo 2008]. Kombinace
morfologického a funkéniho zobrazeni muze pfispét v diagnostice patologickych procesu
plic [Kang 2010, Park 2010, Sugino 2017]. V pneumoonkologii se mize uplatnit v
diagnostice tumord, v nékterych pfipadech Ize rozliSit vlastni nadorovou masu od
atelektazy, u pritomného metastatického postizeni uzlin lze sledovat odpovéd na
antitumordzni terapii [Baxa 2014]. U tumorl plic Ize téZ posoudit odpovéd na IéCbu
pomoci kvantifikace jodu [Baxa 2017]. Ke zpfesnéni informace mulze dualni energie
prispét také v hodnoceni parenchymovych organu, jako jsou jatra €i ledviny. Subtrakci
jodu lIze ziskat virtualné nativni zobrazeni a tim u$etfit nativni fazi vysetfeni. U primarnich
¢i sekundarnich nadorl jater Ize posoudit viabilitu nadorové tkané po radiofrekvenéni
ablaci [Lee 2011, Vandenbroucke 2015]. U cystickych lézi ledvin Ize zvySit a zpfesnit
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senzitivitu k odhaleni prostych cyst od patologicky se syticich 1ézi [Cha 2016, Mileto 2017].
Diferenciace materialového slozeni se uplatiuje v diagnostice mocovych konkrementa,
pomoci dualni energie Ize urcit jejich slozeni a tim urcit spravnou terapii [Hidas 2010, Qu
2011, Stolzmann 2010]. Fotony s vysokou energii maji menSi atenuaci, tudiz
rekonstrukéni algoritmy mohou redukovat artefakty z utvrzeni zafeni €i kovové artefakty
vznikajicich v okoli kovovych implantatl [Guggenberger 2012, Zhou 2011].
Samostatnou kapitolou je vyuziti CT s dvéma zdroji zafeni v zobrazovani srdce a
koronarnich tepen [Alkadhi 2010, Hausleiter 2009, Leschka 2009]. Nejvétsi limitaci CT
koronarografie je jejich pohyb koronarnich tepen béhem srdec¢ni revoluce, zejména
béhem kontrakce sini a dale jejich maly primér (obvykle do 4 mm). Kvuli témto
skute€nostem byla invazivni selektivni koronarografie dlouhou dobu jedinou moznosti k
hodnoceni koronarnich tepen. Multidetektorové CT poskytlo pozadované prostorové a
Casové rozlieni a dale kratké akvizicni ¢asy k zobrazeni koronarnich tepen pomoci CT.
Multicentricka studie, jez zahrnovala 64-fadé CT systémy od rliznych vyrobcu, prokazala
99% senzitivitu a 64% specificitu identifikovat pacienty se sten6zou nejméné jedné
koronarni tepny s nizkym az stfednim rizikem stenotického postiZeni koronarnich tepen
[Meijboom 2008]. Vysoka negativni prediktivni hodnota (99%) dovoluje vyloucit stenotické
postiZzeni. Pozitivni prediktivni hodnota je menSi (86%), coZ je zpusobeno nadhodnocenim
stupné stendzy pfi CTA koronarografii. Dvouzdrojové CT poskytuje dvakrat vyssi Casove
rozliSeni nez jednozdrojové CT, coz poskytuje lepsi vysledky. Velky vyznam ma prikaz
aterosklerotickych platu, které nezpUsobuiji stendzu, ale zvysuji kardiovaskularni riziko a

mortalitu.

DE-CT a radiacni zatéz

Zasadni limitaci klinického vyuziti DE-CT byla v minulosti vy$Si hladina radiaéni
zatéZe pfi odpovidajicim rozsahu v porovnani s béznymi CT protokoly vyuZzivajicimi jen
jeden zdroj zareni. Diky naslednému vyvoji vSak doslo k vyrazné redukci radiacni davky,
kdy hlavnim ddvodem bylo jiz zminéné pouZziti cinové filtrace. Na sou¢asnych modernich
dvouzdrojovych CT pfistrojich Ize dosahnout srovnatelné davky pfi DE-CT vySetfeni pfi
srovnani s klasickym jednozdrojovym, ale s jednoznacné vysSi informacni hodnotou.
Zcela jednoznacnym pfikladem je moznost vytvareni tzv. virtualné nativnim obrazu, coz
umoznuje neprovadét klasické nekontrastni vySetfeni a snizit tim radiacni zatéz témér na
polovinu. DE-CT muZze také v nékterych situacich slouzit jako alternativa perfuznim di
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vicefazovym protokolim, zejména v pfipadé parenchymovych organt dutiny bfisni, srdce
a plic. Zasadni pfinos muze mit DE-CT pro redukci metalickych artefaktl, coz Ize také

nepfimo povazovat za nastroj optimalizace radiacni davky.

2.6 Perfuzni CT

Perfuzni vySetfeni je jedna ze specialnich technik provadéna pomoci CT a historie
perfuzniho vySetfeni saha do roku 1980, kdy bylo navrzeno opakované skenovani béhem
prvniho obéhu (first pass) kontrastni latky. Zasadnim krokem pro provadéni tohoto
vySetfeni bylo zavedeni spiralniho skenovani, nicméné na starSich CT pfistrojich bylo
mozné provadét opakované skeny jen v jedné dané vrstvé bez moznosti pohybu stolu.
Tim byl samozifejmé vyznam tohoto vySetfeni vyrazné limitovan, protoZze nebylo mozné
timto skenem pokryt celé organy Ci patologickeé utvary. K relativné rutinnimu praktickému
vyuziti doslo jen v pfipadé mozku, kdy vzhledem k jasné distribuci ischemickych zmén s
ohledem na cévni zasobeni byl v nékterych pfipadech tento rozsah pro diagnostiku
postaCujici. SouCasnym standardem je pak moznost tzv. objemového perfuzniho
vySetfeni, kdy skenovaci sekvence dokaze pokryt celé organy (mozek, srdce, jatra,
pankreas), nebo patologické procesy (napf. plicni tumory). Tohoto stavu bylo dosazeno
jednak rozSifenim detektorové soustavy, kdy nékteré CT pfistroje dokazi na bez pohybu
stolu skenovat v rozsahu az 20 cm. DalSi mozZnosti jsou opakované zmény sméru
skenovani (tzv. “shuttle” mod).

V minulosti bylo perfuzni vySetfeni provadéno pomoci metod nuklearni mediciny,
v souCasnosti se bézné pouzivaji Cisté radiologické metody. Zobrazeni pomoci perfuze je
nejCastéji provadéno pomoci CT, muze se vSak pouzit magneticka rezonance Ci
kontrastni ultrasonografie. Ve srovnani s metodami nuklearni mediciny Ize hodnotit a
kvantifikovat vice parametru.

Z hlediska vyhodnoceni je principem stanoveni kfivky syceni v daném konkrétnim
objemu, z kterého je pak mozné po aplikaci matematickych modelt odvodit jednotlivé
farmakokinetické parametry. Tyto parametry jsou udavany v Ciselnych hodnotach, pro
snazSi hodnoceni jsou prevedeny do barevné kddovovanych map.

Nejcastéji se stale perfuzni CT pouziva v diagnostice akutni mozkové ischemie. U
cévnich onemocnénich mozku se perfuzni CT dale da pouziti pfi poruchach prokrveni
nasledkem vazospasmu vznikajicich pfi subarachnoidalnim krvaceni nebo u chronické

ischemie k hodnoceni cerebrovaskularni rezervy. V onkologii se perfuzni CT pouziva k
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hodnoceni vaskularizace tumort a efektu antitumordzni terapie [Gareia-Figueras 2013].
Tuto medodu Ize vyuzit pro hodnoceni intrathorakalnich i intraabdominalnich tumort
[Hansen 2013, Malavasi 2017]. Perfuzni CT lze téz pouzit jako funk&ni zobrazeni srdce v
klidu a pfi zatézi [Carrascoca 2017].

Perfuzni CT spociva v hodnoceni zmény denzit v ase po aplikaci kontrastni latky
v mikrocirkulaci dané tkané. Vyhodou perfuze provedené pomoci CT proti jinym
modalitam je pfimo umérny vztah mezi denzitou a koncentraci jodu. Tento fakt usnadnuje
kvantifikaci farmakokinetickych parametra.

Perfuzni CT v minulosti automaticky patfilo k technikdm s vysokou radiacni zatézi
a ja takto oznacCovano i v soucasnosti. Tato skuteCnost je samoziejmé zpusobena
zminénym principem perfuzniho CT, tedy viceCetnymi opakovanymi skeny, nicméné je
treba si uvédomit, Ze hlavnim pfinosem perfuzniho CT neni detailni anatomicka
informace. Pro vytvoreni funk&nich perfuznich map s moznosti kvantifikace neni nezbytna
a ani zadouci maximalni obrazova kvalita CT obrazu. Naopak Ize v této metodice vyuzit
nizké hodnoty napéti a také SirSi kolimaci, coz zpUsobi vyrazny pokles radiacni zatéze.
Na druhou stranu stale plati zasadni pravidlo peclivého zvazeni indikaci k vySetfeni,
pfedevsSim u mladSich nemocnych [Brix 2015].

Zasadnim problémem perfuzniho CT je také vétsi celkova délka vySetreni, ktera
ovliviiuje zejména provadeéni perfuzni analyz organu a patologii v oblasti hrudniku, bficha
¢i panve. Dlvodem je nutnost zadrzeni dechu na dobu pfes 30 sekund, coz u nékterych
pacientl predstavuje zasadni limitaci. Pfestoze souCasné softwarové aplikace umoznuji
velmi kvalitni korekci pohybovych artefaktl, jedna se o vyznamny faktor, ktery také
zhorSuje obrazovou a funkéni kvalitu perfuznich vySetfeni. Za hranici pro funkéni
hodnoceni |ézi se obecné povaZuje velikost 1 cm.

V pfipadé perfuzniho CT mozku u pacientl s ischemickou CMP je zase problém s

horsi spolupraci, vzhledem ke klinickym potizim.

Farmakokinetické parametry

Z kfivek syceni jsou v jednotlivych voxelech vypocitany farmakokinetické
parametry. K jejich vypoCtu se pouZivaji data ziskana opakovanym skenovanim béhem
prvniho obéhu kontrastni latky. Intervaly mezi skenovanim odpovidaji rychlosti obéhu a
prizpUsobuji se pouZzitému matematickému modelu, ktery se co nejvérohodnéji zohledriuje
vlastnosti vySetfované tkané. V praxi se jedna o 1-2,5 s [Mirka]. Vysledkem jsou barevné
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kédované mapy. Pratok krve tkani (BF - blood flow), Ize spocitat jako pomér objemu krve
(BV) a stfedniho tranzitniho ¢asu (MTT). Uvadi se v ml/100 g nebo 100 mI/min. Objem
proteklé krve (BV) je mnozstvi krve proteklé tkani. Odvozuje se z kfivky syceni, kde
odpovida ploSe pod kfivkou. Udava se v ml/100 ml. Stfedni tranzitni ¢as (MTT - mean
transit time) je definovan jako polovina ¢asového intervalu mezi zacatkem vzestupu kfivky
syceni a koncem poklesu. Poskytuje informace o rychlosti cirkulace. Vypocita se jako
pomér objemu (BV) a pratoku krve (BF). Cas do maxima (TTP - time to peak) je ¢as do
maximalni dosazené denzity. Stejné jako stfedni tranzitni ¢as ukazuje rychlost obéhu.
DalSimi méné uzivanymi parametry jsou drenazni €as (TTD - time to drain), ktery
predstavuje prumérny c&as, kdy kontrastni latka opousti voxel. Permeabilita (P -
permeability) oznacCuje €ast kontrastni latky, ktera pfestupuje do intersticia. Udava se v
ml/100 g. ZvySeni permeability nastava pfi poruchach hematoencefalické bariéry Ci pfi

pfitomnosti insuficientnich cév.

4D CT angiografie

Ziskana data z perfuzni analyzy lze s vyhodou pouzit k vytvofeni dynamické
rekonstrukce cévniho systému a zaroven sledovat prubéh syceni €i smér toku. Vyuziva

se predevsim pfi hodnoceni arteriovenéznich zkratd a sméru toku kolateral.

2.7 Monitorace davky pri CT

V souCasné dobé je pozadavkem, aby CT pfistroje zobrazovaly informace o
protokolu (hodnoty proudu, napéti, pitch) a také vybrané veli¢iny dozimetrie (CTDlvo a
DLP). Béhem prlichodu rentgenového paprsku je energie ulozena v ozarenych organech.
Absorbovana davka je mnozZstvi energie na jednotku hmotnosti. Ekvivalentni davka
zohlednuje typ zafeni. Efektivni davka (ED) zohlednuje ekvivalentni davku pro vSechny
exponované organy a jejich radiosenzitivitu. Hlavni vyhodou efektivni davky je pak
srovnani jednotlivych modalit, jako je napfiklad prosty skiagram hrudniku a CT hrudniku.

Specifikace mnozstvi zafeni je vyjadfena pomoci dozimetrické veli€iny CTDI (CT
dose index), ktera se méfi na cylindrickém akrylovém fantomu umisténym do izocentra
CT pfistroje. CTDI se ziska pouzitim 100 mm dlouhé tuzkovité ionizaéni komory v jedné
ze dvou velikosti fantomu. VétSina vyrobcl pouziva 16—cm fantomy pro vypocet CTDI pro
CT vySetieni hlavy a 32—cm fantom pro CT vySetieni téla (v€etné krku). Pro dany CT

21



pristroj a urcité nastaveni parametrt je hodnota CTDI nezavisla na velikosti pacienta a
délce skenovani. CTDI nepfedstavuje mnozstvi zafeni, které pacient obdrzi, udava pouze

zareni produkované CT pfistrojem.

Tabulka 1 — Pfehled jednotlivych typu CTDI (CT dose index)

veliina jednotka vyznam

CTDl100 mGy Primérna kerma ve 100 mm ioniza¢ni komurce,
vydélena Sifi zafeni na jednu rotaci rentgenky.

CTDlair mGy CTDI méfeny v isocentru CT pfistroje bez pouziti
fantomu ¢&i pacienta.

CTDlp mGy CTDI méfeny na periferii (1 cm od kraje)
akrylového cylindrického fantomu.

CTDlc mGy CTDI méfeny v centru akrylového cylindrického
fantomu.

CTDlIw mGy Hodnota rovna souctu 3(CTDIc) a %5(CTDlp) u 16—

cm fantomu pro hlavu a 32—cm fantomu pro télo.

CTDlvor mGy Hodnota rovna CTDIw/pitch faktorem. Urcuje
primérnou davku v akrylovém dozimetrickém
fantomu béhem helikalniho CT, ktery pokryva cely
fantom.

DLP mGy.cm Produkt CTDIvol a délky skenovani (v
centimetrech). Méfeni celkového mnozstvi zafeni
pouzitého k provedeni jakéhokoli vySetieni CT.

Obdrzena radiaCni davka se vyznamné liSi podle velikosti pacienta. Pokud je se
stejnymi parametry vySetfovan novorozenec a stifedné velky dospély, je vysledna efektivni
davka podstatné vysSi u novorozence nez u dospélych. Pfi pouziti konstantnich technik
jsou davky u vétSich pacientll nizsi, protoZe je rentgenové zareni vice atenuovano u
velkych pacientd.

Celkové mnozstvi pouzitého zafeni (DLP) je pfimo umérné efektivni davce
pacienta. Pomérem efektivni davky a DLP je ziskan konverzni faktor, ktery lze pouzit k
prepoctu DLP na efektivni davku. Napfiklad pfi vySetfeni CT hrudniku mize byt efektivni
davka odhadnuta vynasobenim hodnoty DLP odpovidajicim ED/DLP konverznim

faktorem. ED/DLP faktory jsou pouzitelné pro specifikovany typ vySetieni a typ pacienta.
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Konverzni ED/DLP faktory berou v uvahu velikost fantomu, vahové faktory urCené
Mezinarodni komise pro radia¢ni ochranu (ICRP), anatomickou oblast, napéti rentgenky
a dale vék a velikost pacienta.

Hodnoty CTDIlw mohou slouZit pro stanoveni narodnich a mezinarodnich
referenénich norem. Hodnoty DLP umoznuji porovnavat mnozstvi zareni pouZitého pro
stejny typ vySetfeni. K pfesnému srovnani je vSak nutné znat pfesné rozméry a hmotnost
pacienta. Hodnoty DLP mohou byt pfevedeny na efektivni davku. Toto umoziiuje
srovnavat razné typy vySetieni, jako je prosty snimek hrudniku, CT hrudniku nebo
ventilacné-perfuzni skenovani. Efektivni davka muaze slouzit ke srovnani davky z pozadi
a limity davek radia¢nich pracovnikd a béZzného obyvatelstva.

CTDlvoi @ DLP jsou jediné parametry CT radiacni zatéze, které Ize univerzalné
interpretovat. CT protokoly poskytujici udaj o proudu a napéti jsou nedostateCnymi
ukazateli davky, proto by vSechny protokoly mély obsahovat udaje o hodnoté CTDlvo a
DLP.

Tabulka 2 — Referenéni hodnoty jednotlivych zemi pro CT vySetieni

referen¢ni Svycarsko | Némecko | Evropska USA
hodnoty unie

CT hlavy CTDlvo (mGy) 45 65 60 75

CT CTDlvol (mGy) 15 12 30 nedostupné
hrudniku

CT bficha CTDlvol (MGy) 15 20 35 25

Size-specific dose estimate (SSDE) je nové pouZivany parametr odvozeny od CT,
ktery zahrnuje velikost pacienta jako modifikujici korekéni faktor pro lepsi odhad radiaéni
zatéZze. SSDE se stanovi vynasobenim CTDlvoi konverznim faktorem odvozenym od
efektivniho priméru pacienta. Efektivni primér pacienta je definovan jako druha
odmocnina soucina predozadniho a laterolateralniho rozméru. SSDE umozniuje odhad
davky ve stfedu urcitého rozsahu CT, nebere v8ak v uvahu odchylky v radiacnich davkach
pfi zménach v prubéhu skenovaciho rozsahu. Proto je dobrym pfedpokladem spravna
centrace pacienta. SSDE nelze pouzit pro odhad organové ani efektivni davky. Navzdory
témto omezenim je SSDE dobrym krokem k monitorovani a kontrole radiaCni zatéz.

Nékteré prace se zabyvali vyuzitim SSDE u pediatrickych pacientt [Brady 2012, Strauss
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2012] a velikosti pacienta a radiacni zatéze pfi pouziti automatické proudové modulace
[Christner 2012].
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3 Moznosti optimalizace a redukce davky

Optimalizace davky znamena, Ze davka ma byt co nejmensi k ziskani dostatecné
a kvalitni diagnostické informaci. V praxi se jedna o dodrzovani principu ALARA (As Low
As Reasonably Achievable). Optimalizaci je nutné adaptovat potfebam daného

pracovisté, vlastnostem CT pfistroje a typu vySetfeni.

3.1 Provedeni vysSetreni

Indikace

Rozhodnuti o provedeni jakékoliv zobrazovaci metody je dulezitou soucasti celého
diagnostického algoritmu. Zcela zasadni je vSak v pfipadé metody vyuZivajicich
rentgenové zareni, kdy se zaroven jedna o dllezitou slozku optimalizace radia¢ni zatéze.
Na teoretické urovni existuji rizné definice &i doporuceni, které jsou vSak logicky velmi
obecné: pokud neexistuje jina metoda, kterou by bylo mozné dospét ke stejnému
vysledku, poklada se pouziti dané metody za zdlvodnéné. V praxi je samoziejmé cely
proces zavisly na mistnich podminkach a dostupnosti jednotlivych diagnostickych metod,
jejichz moznosti se prekryvaji. Z hlediska pravni Upravy existuje v Ceské republice
zavazny predpis — indikacni kritéria, jehoz skuteCny realny pfinos v praxi je velmi
diskutovan (3). Dulezitym pravidlem vsak je, zZe indikujici Iékaf by mél dobfe znat princip
a limitaci vysSetfeni. Indikace k CT vySetfeni se totiz stale rozSifuji, a tudiz se da
predpokladat, ze pocty vySetieni budou naruUstat. Tento fakt je dan predevSim vétsi
dostupnosti CT, rychlosti vySetfeni a diagnostickou informaci. V souc€asnosti existuje
velké mnozstvi zcela jednoznacnych situaci, kdy je CT nepochybnou metodou prvni volby
(napf. polytrauma, cévni mozkova pfihoda, akutni plicni embolizace, atd.). Na druhou
stranu, v mnohych pfipadech se indikace k CT vySetfeni prekryvaji s metodami, které
nepouzivaji ionizujici zareni, jako je sonografie ¢i magneticka rezonance nebo existu;ji
metody s pravdépodobnym vétSim pfinosem (PET/CT &i PET/MR). V pfipadé magnetické
rezonance je limitem jeji dostupnost a rychlost, v pfipadé sonografie pak zkuSenosti
vySetfujiciho Iékafe, habitus pacienta Ci pneumatizace.

Vysetfeni pomoci CT Ize rozdélit na akutni a elektivni. Mezi provadéna akutni CT

patfi celotélové CT pfi polytraumatu, v oblasti hrudniku CTA plicnice pfi podezfeni na
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embolii, CTA hrudni aorty pfi podezieni na disekci. V oblasti dutiny bfisni se CT provadi
k vylou€eni nahlé pfihody bfisni. CT Ize také pouzit pfi poranéni skeletu, neposkytne-li
prosty snimek dostacujici informaci. Akutni CT se pouZiva pfi podezfeni na cévni
mozkovou pfihodu. Elektivni CT hrudniku se pouziva k diagnostice loziskovych zmén,
intersticialnich plicnich procesu €i v onemocnéni mediastina a hrudni stény. Elektivni CT
bficha Ize pouzit k diagnostice témér kazdého organu v dutiné bfisni. UrCitou vyjimku tvofi
pouze traCnik a tenké stfevo, které je mozno po specialni pfipravé téz kvalitné vySeffit.
Pod CT navigaci Ize provadét biopticka vySetfeni, perkutanni radiofrekvencni ablace

tumorl, drenaze tekutinovych kolekci a terapeutické obstfiky nervu.

Provedeni vySetfeni

Pfed zahajenim vlastniho vysSetfeni je nutné seznamit pacienta s pribéhem
vySetfeni. Kazdy pacient podepisuje informovany souhlas s CT vySetfenim. Od pacienta
je odebrana anamnéza se zaméfenim na udaj o alergické reakci na kontrastni latku a
alergické reakce obecné, dale onemocnéni ledvin, Stitné Zlazy a srdce. U pacienta s
nefropatii lze snizit mnozstvi kontrastni latky a zajistit naslednou rehydrataci. Pfi
intravendznim podani kontrastni latky musi byt zajiStén zilni vstup kanylaci. NejCastéji se
pouziva flexibilni kanyla Sife 16—20 gauge. Poté je pacient uloZzen na vySetfovaci stal. Je
nutné pacienta spravné centrovat. VySetfovany organ Ci oblast by méla byt co nejpfesnéji
v izocentru, tedy v ose, ktera probiha kolmo na rovinu gantry stfedem rotace.
Sofistikované systémy, které jsou soucasti nejnovéjSich CT pfistroju, mohou vyrazné
usnadnit zvoleni optimalni polohy. Nespravna centrace do izocentra vede v dusledku k
vétsi radiaCni zatézi pacienta. Dale radiologicky asistent zvoli pro provedeni vlastniho
vySetfeni oblast skenu a rozsah skenovani. Hodnota DLP je pfimo umérna délce
vySetfeni, s delSim rozsahem skenovani tedy roste radiaCni zatéz. Pfi aplikaci kontrastni
latky je téz nutna spravné zvolena technika a naCasovani skenovani. Pfi nedostatecné
opacifikaci cilového organu (napf. plicnice k vylou€eni embolizace) je nutné vysSetfeni

opakovat. Narusta tim nejen radiacni zatéz, ale i mnozstvi podané kontrastni latky.

3.1.1 Centrace pacienta

Spravna centrace pacienta ma vliv na radia¢ni zatéz. Pfed zahajenim vlastniho CT

vySetieni je povinnosti radiologickych asistentl provést spravnou centraci pacienta.
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Zvlasté dulezita je pfi pouziti automatické modulace proudu. Neni-li pacient umistén do
izocentra, dochazi k nartstu davky. Autofi udavaji, Zze pfi Spatné centraci pacienta mlze
dojit k nartstu davky az o 38% u dospélych pacientl, u détskych pacientd o 21% a u
novorozencl o 12% [Kaasalainen 2014]. Zaroven je v obraze pfitomny vétsi Sum kvali
horSimu uplatnéni filtrace. Bylo zjisténo, Ze Spatna centrace pacienta vede i ke zkresleni
topogramu. Je-li pacient blize detektorim vzhledem k izocentru, topogram muze byt
mensi. Naopak vétsi, je-li pacient umistén bliZze k rentgence vzhledem k izocentru. Toto
zkresleni topogramu vede k volbé odliSnych skenovacich parametrl a téz ke zméné
radiaCni zatéze. Nejnovéjsi CT pfistroje maji inovativni technicka feSeni, které
napomahaji spravné centraci pacienta. Firma Siemens pouziva 3D kameru, ktera je
umisténa nad vySetrovacim stolem. Tato kamera provadi 3D méfeni, které zachyti tvar,
umisténi a vySku pacienta ve tfech rozmérech. Pomoci infraCerveného svétla dokaze
rozpoznat konturu téla. Bylo zjisténo, Ze pouzitim automatické centrovaci techniky muze

prispét k spravnému centrovani asnizeni az 30% povrchové davky [Li 2007].

Obrazek 4 - Integrovana 3D kamera nad vySetfovacim stolem pro spravnou centraci

pacienta

3.1.2 Rozsah vysetieni

Nejnoveéjsi CT pristroje umoziuji provadét vysetfeni s rychlosti skenovani az 737
mm/s (posun stolu). Toto ma za nasledek pokryti velkého rozsahu bé&éhem kratkého
Casového intervalu, coz umozrniuje provadéni vySetfeni u neklidnych pacientld €i u
détskych pacientll bez nutnosti analgosedace. Vysoka rychlost skenovani dovoluje téz

provadét vySetfeni bez nutnosti zadrZeni dechu s vyraznym snizenim poctu pohybovych
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artefaktd. Takto rychlé skenovani klade enormni zatéz na rentgenku, ktera musi dodavat
béhem kratké doby velké mnozstvi elektronll k zachovani diagnostické kvality vySetieni.
Zaroven musi byt zabezpeceno dostate¢né chlazeni anody, aby nedochazelo k prehfivani
a znehodnoceni materialu.

S vétsim rozsahem vySetfeni narusta radiaCni zatéz pacienta. V nékterych
indikacich CT neni sniZeni rozsahu zadouci ani mozné. Rozsah vySetfeni by vSak mél byt
omezen na potfebné minimum, napfiklad u zobrazeni srdce, u kterého neni nutny zvySeny
rozsah skenovani.

| kdyZ je zvolena optimalni délka, helikalni CT vyZaduje k ziskani hrubych dat
oblast na zaCatku a na konci vySetfeni mimo zvoleny rozsah. Zvlasté u vySetreni, kdy je
pouzit vysoky pitch, dochazi k nevyuziti davky na okrajich skenu. Je to zplsobeno tim, ze
pfistroj udrzuje efektivni mAs konstantni pfi zvySovani pitch faktoru zvySenim proudu.
Nasledné se zvysi davka, i kdyz se pocet otaCek neméni. Tento efekt muze byt Caste¢né
redukovan pouzitim dynamické z-kolimace. Na rozdil od pevného kolimatoru, ktery je
otevien v celém rozsahu skenovani, dynamicky z-kolimator otevira pouze tu cCast
kolimatoru vstupujici do rozsahu skenovani. Dynamicky z-kolimator se asymetricky
otevira a zavira na zaCatku a na konci helikalniho skenovani. Nasledkem toho dochazi k
zablokovani zareni, které neni pouzito k rekonstrukci obrazu. Bylo prokazané, Ze diky
dynamické kolimaci Ize u nejnovéjSi generace dvouzdrojovych CT pfistrojl snizit tuto
davku pfiblizné o 50% [Booij 2017].

3.1.3 Vicefazova vysetreni

Kromé naplanovani spravného rozsahu vySetfeni ma zasadni vliv na davku pocet
fazi vySetfeni. Dulezita je spravna indikace k provedeni vicefazového CT vySetfeni.
Vicefazova CT se nejCastéji pouzivaji pfi zobrazovani jaternich |ézi. Provadi se vySetfeni
v arterialni, portovendzni a v nékterych pfipadech v odlozené fazi. V pfipadé nalezu
loZisek jsou u téchto pacientt nutné dalsi kontroly k posouzeni vyvoje loziska. V arterialni
fazi Ize dobre detekovat tepenné zasobeni jater a léze, které se €asné syti. Z benignich
loZisek je nejcastéjSi hemangiom &i fokalni nodularni hyperplazie, v pfipadé malignich
loZisek se jedna o hypervaskularizované metastdzy renalniho karcinomu Ci
neuroendokrinnich tumorl pankreatu. ZvySené syceni kontrastni latkou mize vykazovat
téZ hepatocelularni karcinom. V portovenézni fazi Ize hodnotit portalni a jaterni Zily, dale
se dobfe detekuji loZiska, které se nesyti kontrastni latkou, jako jsou jaterni cysty Ci
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hypovaskularizované metastazy kolorektalniho karcinomu. Jaterni |éze do 1 cm jsou pfilis
malé na to, aby mohly by byt charakterizovany. Hepatocelularni karcinom muze byt v
arterialni fazi hyper-, iso- i hypodenzni, stejné se muze zobrazovat i v portovenozni fazi
vySetfeni. V nékterych pfipadech mize byt multifokalni. Zafazenim odloZzené faze
skenovani |ze detekovat mala loziska hepatocelularniho karcinomu (do 2 cm) s vétsi
senzitivitou nez pfi pouziti pouze arterialni a portovenézni faze [Monzawa 2007]. V
nékterych pfipadech Ize provést nejprve nativni fazi. Zarazenim nativniho CT Ize vytvofit
barevné mapovani pomoci arterial enhacement fraction, coz mize pfispét k rozliSeni
benignich Iézi od malignich. CT urotraktu je dalSi indikaci, kde se provadi vice fazi. Nativni
CT je vysoce senzitivni k detekci litidzy, arterialni a vendzni faze detekuje loziskové léze
a napomaha urcit jejich dignitu. Lze téZ zobrazit cévni zasobeni ledvin, coz ma velky
vyznam pfi planovani chirurgickych vykond. Pro zobrazovani vyvodného systému se
pouziva vyluCovaci faze, ktera dobfe zobrazi kalichopanviCkovy systém, uretery a
pfipadné patologickeé procesy mocoveho méchyre. PouZzitim techniky se snizenou davkou
(low-dose) béhem nativni a vylu€ovaci faze vySetfeni Ize snizit radiaCni zatéz a zachovat
diagnostickou hodnotu vySetieni, je-li pouzita standardni davka pfi kortikomedularni fazi
[Dahiman 2012]. Pfi skenovani s dualni energii Ize vynechat nativni fazi vysetieni a pouzit
virtualné nativni obraz pomoci subtrakce jodu z kontrastniho vySetreni, ¢imz Ize uSetfit

jednu fazi vySetfeni.

3.1.4 Automaticka modulace proudu

Pfi konstantnim pouziti hodnoty proudu je Sum v obraze ovlivnén atenuaci
pacienta. Oblasti s vyS8i atenuaci jako jsou ramena a panev budou obsahovat vétsi
mnozstvi Sumu a tim padem nizsSi kvalitu zobrazeni. Naopak u nékterych oblasti bude
pouzito neadekvatné vétsi mnozstvi fotonUl, nez je zapotiebi k optimalni kvalité zobrazeni.
Jedna se o oblast hrudniku, kde je atenuace pacientem nejmensi. ZvySeni proudu ma za
nasledek zlepSeni kvality obrazu, snizeni Sumu obrazu a zvySeni davky. Obecné je vztah
mezi proudem a davkou pacienta v podstaté linearni.

Kalender WA a jeho spolupracovnici provedli simulacni studie, kterymi zjistili, ze
radiaéni davka mulze byt vyznamné nizSi, pokud je hodnota proudu upravovana
(modulovana) podle atenuace zafeni v zavislosti na uhlu natoceni [Kalender 1999]. V
souCasné dobé jiz vSichni vyrobci CT pfistroju nabizeji systém automatické modulace
proudu. Tyto systémy umozfuji zvySeni proudu v oblastech s nejvétSim utlumem a
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pfipadud snizuje davku pacienta a zaroven minimalizuje artefakty z fotonového hladovéni.
Automaticka modulace proudu pracuje na raznych principech v zavislosti na konkrétnim

vyrobci. Obecné se pouziva kombinace Ctyr strategii:

1) modulace proudu podle habitu pacienta vyjadieného pomoci topogramu,

2) modulace osy z méni proud nepretrzZité podél osy z v zavislosti na atenuaci pacienta v

kazdém bodé,

3) uhlova modulace (v ose x, y) méni proud v zavislosti na rotaci rentgenky kolem

pacienta,

4) kombinovana modulace (v ose X, Yy, z) upravuje proud ve vSech osach v zavislosti na

atenuaci pacienta.

V praxi to znamena, Ze na zakladé topogramu dojde ke kvantifikaci atenuace v ose Z a
upravé nastavené vychozi referenéni hodnoté. K dalSim upravam expozice dochazi
aktualné béhem skenu. Vysledkem pak je odliSna hodnota expozice v mistech s rozdilnou

atenuaci.

Limitace automatické modulace proudu

Pacienti s malym habitem Ci pediatri¢ti pacienti musi byt spravné umisténi do
gantry CT, jinak se mohou produkovat obrazy s vysokym Sumem a pfili§ nizkymi
hodnotami proudu. V téchto pfipadech je vhodna spravna centrace pacienta Ci zvySeni
hodnoty referenénich mAs pro mensi pacienty. V pfipadé pouZiti automatické modulace
proudu pfi skenovani hlavy je nutna spravna centrace v gantry, nebot’ i mala odchylka
hlavy od izocentra mize mit za nasledek zvySeni Sumu v obraze. Ruce pacienta, pokud
to pacientlv stav umoznuje, by mély byt mimo zobrazeny rozsah pfi topogramu i pfi
vlastnim skenovani. Nesoulad mezi topogramem a axialnimi obrazy mize nepfiznivé
ovlivnit funkci algoritmu a teoreticky zvysit davku. Pro kazdé skenovani nemusi byt nutné
stejné hladiny Sumu. V pfipadé skenovani s ultra nizkymi davkami Ize snadnéji pouzit
protokol s nizkou fixni hodnotou proudu. U extrémné& obéznich pacientd muze dojit k
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rozporu mezi specifikovanym indexem Sumu a maximalni hodnota proudu nemusi byt
dostate€na pro poskytnuti diagnostické kvality zobrazeni. U obéznich pacientu
vySetfenych na nejnovéjSich CT skenerech je v nékterych pfipadech nutné nastavit
maximalni pfipustnou hodnotu proudu, protoZze rentgenky téchto pfistrojd mohou
produkovat extrémné vysoké hodnoty proudu. Pouziti proudové modulace by pak u téchto
pacientl mohlo vyrazné zvysSit radiaéni davku s cilem dosahnout optimalni irovné Sumu.

Nastaveni automatické proudové modulace pro pediatrické pacienty by nemélo byt
pouzivano pro dospélé a naopak, protoze nékteré softwary pouzivaji oddélené modulacni
kfivky pro déti a dospélé. V pfipadé zamény muze toto pouziti zvySit radiacni davku pro

déti nebo vést k nedostateCnym davkam pro dospélé.

3.2 Nizkodavkova CT vysSetreni

CT se snizenou davkou (low-dose CT) je zplUsob vySetieni, kdy snizeni
expozi¢nich parametrd vede k redukci radiacni zatéze pacienta. Dochazi ke snizeni
hodnot proudu az na 20 mAs a napéti na 100 kV nebo 80 kV, v nékterych pfipadech na
70 kV. Vyuzivaji se predevsSim pfi vySetfovani organd s nizkou absorpci a velkym
kontrastem proti okolnim strukturam (plice, tracnik, vedlejSi nosni dutiny, Celisti, zuby, CT
urografie) a pfi vySetfovani détskych pacientl. Negativnim dUsledkem snizovani
expozi¢nich parametrl je vyS$Si hladina obrazového Sumu, ktera ovliviiuje zejména kvalitu
zobrazeni mékkych tkani. Z tohoto duvodu se pfi téchto vySetfenich nepouziva kontrastni
latka, s vyjimkou vylu€ovaci urografie, kde je vSak koncentrace kontrastni latky v

ureterech velmi vysoka a opét tedy obrazovy Sum nelimituje diagnostickou kvalitu.

Klinické vyuziti

Nizkodavkové CT plic se vyuzZiva v detekci a u kontrol loziskovych a difuznich
plicnich procesu, dale téz pfi screeningu karcinomu plic [Veronesi 2014, Rampinelli 2012].
U intersticialnich plicnich procest maze byt vysledna obrazova kvalita snizena, vétsina
se v8ak pouziva k hodnoceni vyvoje procesu. ZhorSena je vdak hodnotitelnost mediastina
a hrudni stény. Néktefi autofi uvadeji, ze nizkodavkovy protokol mize poskytovat
vysledky srovnatelné se standardnim CT protokolem plic, coz dale podporuje pouzivani

nizkodavkového CT [Kubo 2016]. Pouzitim technologii jako jsou nejnovéjSi generace
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iterativnich rekonstrukci a cinové filtru Ize dosahnout velmi nizkych efektivnich davek
pohybuijicich se v desetinach mSv [Martini 2015].

Dlouhou dobu byl prosty snimek hlavni metodou pfi zobrazovani mnohoc€etného
myelomu. Hlavni nevyhodou standardnich CT protokoll byla vysSi radiacni zatéz.
Celotélové nizkodavkové CT skeletu Ize vyuzit k detekci osteolytickych lézi s vétsi
senzitivitou a niz8i radiacni zatézi pacienta [Lambert 2017]. CT bylo zavedeno jako
diagnostické kritérium pfi onemocnéni mnohocetnym myelomem.

V oblasti hlavy Ize s vyhodou pouzit nizkodavkové CT v detekci patologickych
procesu paranasalnich sind, kdy lze dosahnout velmi nizké davky, ktera se blizi arovni
prostych RTG snimka.

V zobrazovani patologickych procest urotraktu lze nizkodavkové CT pouzit pfi
detekci urolitiazy. Pfitomnost vysoce kontrastniho materialu v okolnich mékkych tkanich
dovoluje tyto zmény hodnotit i pfi vyS§Sim Sumu v obraze. Pouzitim iterativnich

rekonstrukci a cinové filtru Ize ziskat lepSi kvalitu obrazu a zaroven efektivné snizit davku.

3.2.1 Ultra nizkodavkové CT

Nizkodavkova CT vySetfeni jsou vzhledem k nizSim expozi¢nim hodnotam
zatizena vétSim mnozstvim Sumu, coz v nékterych pfipadech mize znehodnotit kvalitu
hodnoceni. NejnovéjSi generace iterativnich rekonstrukci jsou schopné tento Sum
efektivné odstranit, a tudiz se nabizi moznost provadét vySetieni pfi nastaveni velmi
nizkych expozi¢nich parametrech.

Nejnovéjsi (tfeti) generace dvouzdrojového CT a tfeti generatace iterativnich
rekonstrukci umozfiuje podstatné sniZzeni radiaCni zatéZze. Publikované studie ve
Spojenych statech prokazaly 20% snizeni mortality u rakoviny plic u populace s vysokym
rizikem pfi pouziti nizkodavkového CT ve srovnani s prostym snimkem [Chudgar NP
2012]. U téchto pacientl jsou vétSinou nutné opakované kontroly pomoci nizkodavkového
CT k posouzeni vyvoje loZisek ¢i provedeni standardniho kontrastniho CT nebo PET/CT.
Pouziti ultra nizkodavkového CT pro screening Ize dosahnout stejné kvality jako pfi pouziti
nizkodavkového CT [Fujita 2017]. Detekce plicnich uzll je vS8ak mozZné provadét na
nejnovejsich CT pristrojich s pouzitim iterativnich rekonstrukci s primérnou efektivni
davkou 0,06 mSv [Gordic 2014, Jin 2018]. V oblasti hrudniku Ize téz ultra nizkodavkové

CT pouzit pfi podezieni na plicni embolii, kdy |ze dosahnout pramérné efektivni davky
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1,38 mSv se zachovalou diagnostickou kvalitou hodnoceni [Sauter 2016]. V minulosti se
prumérna efektivni davka pfi CTA plicnice pohybovala kolem 10,7 mSv [Takahashi 2013].

Diky témto technickym a posteprocessingovym inovacim se efektivni davka ultra
nizkodavkového CT dostava na stejnou hodnotu jako efektivni davka pfi prostém snimku

plic (0,1 mSv), avdak s mnohonasobné vétsi diagnostickou informaci.

3.3 Iterativni rekonstrukce

K rekonstrukci vyslednych obrazi z hrubych dat pofizenych pomoci CT se
pouzivaji rizné matematické algoritmy. Tyto algoritmy na rozdil od hodnot expozice pfimo
neovliviuji davku. Nové pouzivané algoritmy vSak snizuji obrazovy Sum, coZ dovoluje
pouzit CT techniky s nizSi davkou se zachovalou kvalitou vysledného obrazu. Kromé
redukce Sumu mohou nékteré algoritmy také zlepSit prostorové rozliSeni a redukovat
artefakty.

Filtrovana zpétna projekce (filtered back projection - FBP) je zakladni matematicka
rekonstrukeni technika. Byla zavedena v zacatcich vypocetni tomografie v 70. letech.
Vyhoda filtrovana zpétné projekce je rychlost a mensi naro¢nost na vypocetni systémy.
Nevyhoda je vysoky Sum ve vysledném obraze, ktery pomoci filtrované zpétné projekce
nelze odstranit, protoZe jsou hruba data bez uprav pfevedena do vysledného obrazu.

Iterativni rekonstrukce pfedstavuji moderni a sofistikovany pfistup ve zpracovani
hrubych dat. Iterativni rekonstrukéni algoritmus zacina pocate¢nim odhadem objektu.
Postupnymi iteracemi (kroky) se zlepSuje pocateéni odhad hodnoty atenuace
porovnavanim teoretické projekce se ziskanymi daty projekce. Cisté iterativni
rekonstrukeni techniky kladou velké naroky na vypocetni systém a vyrazné prodluzuji
dobru rekontrukce obrazu. Hybridni iterativni rekonstrukéni metody kombinuiji filtrovanou
zpétnou projekci a iterativni rekonstrukci. VétSina redukce obrazového Sumu se déje v
obrazovém prostoru. Hybridni rekonstrukce tedy zvysuji rychlost vzniku obrazu. Postupné
byly vyrobci uvedeny nové generace iterativnich rekonstrukci. V roce 2011 uvedla firma
Siemens druhou generaci iterativnich rekonstrukci SAFIRE (sinogram affirmed iterative
reconstruction), ktera kombinuje vysledky jednotlivych iteraci v obrazové prostoru a v
prostoru hrubych dat. Pfi pouziti CT s dualni energii zafeni a sou€asnym pouZziti iterativni
rekonstrukce SAFIRE mulze byt dosazeno stejné davky jako pfi pouziti CT s jednou
energii zafeni [Ferda 2013]. Recentné byly pfedstaveny nejnovéjSi generace iterativnich
rekonstrukci. ADMIRE (advanced modeled iterative reconstruction) patfi do tfeti generace
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iterativnich rekonstrukci. Spolu s pfedchozi generaci patfi do kategorie statistickych
metod iterativnich rekonstrukci, které jsou oznacovany jako modelové. Pouziva se zde
vazeni v prostoru hrubych dat nasledované zpétnou projekci a dale modelovani v
obrazovém prostoru dat. DalSim krokem jsou generovana "pseudo-hruba data”, ktera jsou
porovnavana s hrubymi daty. Nova generace iterativnich rekonstrukci ma dalSi potencial
vyznamné snizit davku a to zejména u nizkodavkovych CT plic, CT bficha & CT
temporalni kosti. Stejné jako u pfedchozi generace |ze zvolit faktor rekonstrukce 1-5. U
faktoru 5 je nejvice redukovan Sum a doba vzniku obrazu je delSi, u faktoru 1 je tomu
naopak. Jednou z nevyhod iterativnich rekonstrukci je zkresleni obrazu pfi pfekroceni

optimalniho poctu iteraci. Nasledkem toho pak dochazi k fenoménu zvanému overfitting.

Vzniklé obrazy mohou byt uméle vyhlezené & maiji skvrnity vzhled [Zizka 2011].

Obrazek 5 a 6 — Vlevo hodnota Sumu (SD) bez pouziti iterativni rekonstrukce, vpravo pfi

pouziti iterativni rekonstrukce (ADMIRE) faktor 1 (tloustka fezu 1 mm)
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Obrazek 7 a 8 — Vlevo hodnota Sumu (SD) pfi pouziti iterativni rekonstrukce (ADMIRE)

faktor 3, vpravo faktor 5 (tloustka fezu 1 mm)

3.4 Cinovy filtr

Cinové filtry jsou specialni typy filtrG, které jsou vlozeny mezi zdroj zafeni a
standardni bowtie filtr. Cinové filtry maiji tloustku 0,4—0,6 mm v zavislosti na vykonu zdroje
zareni. Mohou byt pouzity u dvouzdrojovych i jednozdrojovych CT pfistroju. Pouzitim
cinové ,prefiltrace” ma za nasledek redukci nizkoenergetickych fotonl spektra zareni.
Timto zpusobem dochazi ke snizeni radiaCni zatéze a zaroven se zvySuje primérna
energie fotond. Pomoci cinové filtrace mlze byt dosazeno pfiblizné 20% snizeni radiacni
zatéZe nez bez pouziti cinového filtru. Cinova filtrace je dobfe vyuzitelna, jsou-li
vySetfovany struktury s vysokym kontrastem, jako je skelet a vzduch. Proto je cinova
filtrace dobfe vyuzitelna pfi vySetfovani hrudniku, vedlejSich dutin nosnich a v kolonografii
[May 2017, Lell 2015, Wuest 2016]. DalSi vyuziti cinové filtrace je pfi CT s dualni energii
zareni, kdy soucCasné pouziti cinové filtrace u rentgenky s vyS8im napétim (140 kV)
zvysuje schopnost rozlisit mezi vapnikem a jodem bez zvySeni celkové radiacni zatéze
pacienta. Cinovy filtr dale zlepSuje kvalitu zobrazeni, jelikoz u virtualné nativniho

zobrazeni snizuje obrazovy Sum o 30%.
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3.5 Souc€asné technické aspekty a mozny budouci vyvoj

Vypocetni tomografie prodélala od svého zavedeni do klinické praxe enormni
technické pokroky. Tyto inovacni pokroky vedly k rozSifeni spektra klinickych indikaci s
naslednym velkym dopadem na péci o pacienta.

Jednou z nejvétSich prednosti sou€asnych CT pfistroju je rychlost zobrazeni.
Narast zobrazovaci rychlosti je v podstaté exponencialni. Od zavedeni CT v 70. letech
vzrostl o vice nez 7 fadu. ZvySeni rychlosti spolu se zlepSenim detekce a kvality obrazu
ucinilo z CT metodu vyznamné zlepSujici péc¢i o pacienty. Klini¢ti Iékafi povazuji CT za
technologického vylepSeni byla poptavka lékaft pro zlepSeni kvality obrazu, rychlosti
vySetfeni a novych klinickych vyuZiti. S rostoucim vyuzitim a po¢tem vysSetfeni vSak roste
radiaCni zatéz populace, i kdyz se vlastni radiacni zatéz béhem CT snizuje. Pfinosy CT
prevysSuji riziko, ale znepokojeni a obavy z radiaCni zatéze se staly hlavni prvky ovlivaujici
vyvoj CT. OcCekava se, ze vyvoj technologii CT bude v nadchazejicim obdobi ovlivnén
zejména zlepSenim kvality obrazu, rychlosti akvizice, novymi indikacemi a snizenim
radiaCni zatéze.

Dvouzdrojové CT vyznamné urychluje akvizici dat pomoci dvou rentgenovych
zdroju a dvou detektorovych sad. To snizuje minimalni periodu rotace pro ziskani
potfebnych dat z potfebnych 180° pfiblizné na polovinu, ¢imz se snizi minimalni perioda
rotace pro danou rychlost o faktor dva. Nepredpoklada se, Ze by v budoucnu bylo mozné
instalovat vice zdroju zareni nez dva.

DalSim technickym omezenim limitujici nizSi periody rotace je dostfediva sila
pusobici na komponenty v gantry, zejména na rentgenku. Od poloviny 90. let doslo k
vyraznému narustu téchto sil. Na komponenty v gantry plsobi dostfedivé sily, které jsou
témeér 40x vétsi nez gravitacni sila zemé. Lze pfedpokladat, Ze dojde ke snizeni periody
rotace ze souCasné nejkratsi periody rotace 0,25 s na 0,2 s ¢i méné. Hlavni klinickou
indikaci, ktera vedla k vy§Simu €asovému rozliSeni je zobrazovani srdce. Vzhledem k
souCasnému Casovému rozliseni pod 1 s je mozné spustit akvizici dat v urcité fazi
srdec¢niho cyklu, vicefazové zobrazeni muze byt provedeno za ucelem zobrazeni srdecni
funkce. | pfi velmi dobrém ¢asovém rozliSeni mohou srde¢ni struktury zpasobit rozmazani
obrazu diky pohybovym artefaktiim. Nové algoritmy jsou schopné odhadnout pohyb srdce
jako soucast procesu rekonstrukce a vytvaret korekci zbytkového pohybu béhem sbéru
dat. Lze vytvaret obrazy s mensim poc¢tem artefaktu.
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Moznost redukce radia¢ni davky pomoci Upravy expozi¢nich parametru je zavisla
na kvalité detekce a upravy obrazovych parametrd. Dualezitym faktorem je pak urcité
prostorove rozliSeni detektoru. V minulosti doslo k vyznamnému zlepSeni prostorového
rozliSeni detektord, od roku 2000 se prostorové rozliseni detektord pohybuje na
konstantni urovni. Dlvodem je technologie detektoru, ktera byla pouzita v CT. VSechny
komeréni systémy vyuzivaji scintilatni fotodiodové detektory. Scintilatory jsou
individualné fezané a leSténé, obklopené reflektory k zamezeni tzv. crosstalku detektoru.
Crosstalk detektoru je jev, pfi kterém detektor pfijima signal uréeny pro sousedni detektor.
Detektory jsou opticky spojeny s fotodiodami. Rentgenové zareni absorbované scintilatory
se pfeméni na svétlo, které je fotodiodou pfeménéno na elektricky signal. Vzdalenost
detektoru je pfiblizné 1 mm, tloustka reflektoru je pfiblizné 0,1 mm. Rentgenové paprsky
dopadajici na reflektory jsou ztraceny, detektory maji ve dvou rozmérech ucinnost asi
80%. Konstrukce detektorl s vys8im rozliSenim by vyZadovala konstrukci menS$ich
scintilatori, coz je technologicky obtizné. Navic by byla vétSi ¢ast detektoru pokryta
reflektorem, coz by vedlo ke sniZzeni geometrické ucinnosti.

Teoreticky, velmi vysoké rozliseni detektorl by bylo schopné detekovat dva malé
signaly v tésné blizkosti. DalSim technickym omezenim souc€asnych detektorl je
elektronicky Sum. Jedinym zplUsobem, jak Ize tento Sum sniZzit, je zvySeni signalu, coz
zpUsobi zvySenou radiacni zatéz pacienta, €i sniZzeni urovné elektronického Sumu
systému. Byly navrzeny technologie detektort, které potlacuji soucasné limitace
detektoru. Jsou k dispozici detektory s pfimou konverzi fotonl. Crosstalk mezi sousednim
detektory je zamezen polovodiCem, v kterém jsou nabité cCastice pomoci siloCar
usmeérnény. Tyto detektory nevyzaduji reflektory, aby se zabranilo crosstalku. Timto
zpusobem omezuji geometrickou neefektivnost a zvysuji prostorové rozliseni. Jestlize je
systém navrzen tak, aby jednotlivé fotony byly detekovany a spocitany, mize se potlacit
elektricky Sum. Systém detektord mize byt navrzen tak, aby kalkuloval s vice signalnimi
pasmy. Timto zplsobem je pak mozna selekce fotonu do energetickych intervalll. Systém
musi obsahovat vlastni spektralni detektor. Vyhodou téchto pfimych detektord s
pocitanim fotonu je 100% geometricka u€innost, zadny elektronicky Sum, vySSi prostorové
rozliSeni a schopnost spektralniho zobrazeni. Technologie pocitani fotonu (photon-
counting) je velmi slibnym prvkem v technickém vyvoji CT zobrazovani. Je vSak nutné
dalSiho vyvoje a optimalizace v oblasti hardwaru tak i algoritmi zpracovani dat. Hlavni
technicka limitace vyplyva z poctu detektorll. Tyto systémy nejsou schopny zpracovat
vysoky tok rentgenovych paprski dopadajicich na detektor.
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3.6 Vyvoj radiacni zatéze

Naruastajici poCet CT vySetfeni a rozSifovani indikaci vede ke zvy$eni radiacni
zatéze. V roce 1980 byl podil ozafeni z Iékafskych zdroju pfiblizné Ctvrtinovy, v roce 2006
byl poloviéni. V roce 2006 radiaCni zatéz z CT pfedstavovala polovinu z |ékafskych zdrojd,
tedy asi Ctvrtinu celkové radiani zatéze. Vyrobci CT pfistroju byly timto faktem znaéné
ovlivnéni a hledali zpusoby, kterymi by bylo mozné radiani zatéz snizit. Nazornym
pfikladem je CT vySetfeni srdce, konkrétné zobrazovani koronarnich tepen.
Technologicky vyvoj vedl ke sniZzovani radiaCni zatéze béhem vySetreni, dostupnosti
novych technik, rychlejSi akvizici dat a zlepSeni obrazové kvality.

S uvedenim 4-fadého CT a nastupem éry multidetektorovych CT pfistroju bylo
mozné vysetfit koronarni tepny pomoci CT. Nevyhodou pocate¢nich vySetfeni byla dlouha
doba vysetieni, znacné pohybové artefakty, artefakty zplsobené pfitomnosti vysoce
kalcifikovanych Iézi a pfitomnosti stentl. S pfibyvajicim po¢tem Fad detektorl se zvySila
rychlost akvizice dat a tudiz mens$i nachylnost k pohybovym artefaktiim. Ve zhodnoceni
1965 CT koronarografii byl zjistén pramérny DLP 885 mGy.cm, odpovidajici efektivni
davce 12 mSv. Byly vSak zaznamenany pfipady, kdy efektivni davka byla 30 mSv
[Hausleiter 2007]. Pro srovnani, pramérna davka béhem invazivni selektivni
koronarografii se pohybuje v rozmezi 5—7 mSv [Coles 2006, Gerber 2009]. Data pro
konstrukci obrazu byla pofizena béhem celé faze srde€niho cyklu, k rekonstrukci vSak
byla pouzita pouze z urciti faze srde¢niho cyklu. To mélo za nasledek vysokou radia¢ni
zatéz a produkci redundantnich dat.

S postupujicimi zkuSenostmi s provadénim CT koronarografie se zaroven
snizovala perioda rotace a byly dostupné Sirokofadé CT pfistroje. Byly uvedeny inovativni
techniky, jako je adaptivni EKG-pulsing, pfi které dochazi ke snizeni hodnoty proudu
béhem faze, kterd nebude pouzita pro rekonstrukci koronarnich tepen. Zaroven je v8ak
mozné hodnotit struktury, pro které neni potfeba vysoka kvalita obrazu (srde¢ni komory,
chlopné). Interval akvizice dat pro CT koronarografii je ziskan s plnou davkou. Efektivni
davka se pohybovala od 4-9 mSv. Prospektivni EKG-triggering, nazyvany téz technika
step and shoot &i sekvencni skenovani byla dalSi moznost, pomoci které se dale sniZila
radiaCni zatéz [Earls 2008, Herzog 2008, Husmann 2008, Maruyama 2008, Scheffel 2008,

Stolzmann 2008]. Tato technika skenovala urcitou ¢ast srdce béhem preddefinovaného
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intervalu na EKG. Efektivni davka se u tohoto typu vySetfeni pohybovala od 1-3 mSy, s
prumérnou hodnotou 2,3 mSv.

V roce 2006 bylo uvedeno do klinické praxe dvouzdrojové CT. Diky dvou zdrojim
zareni bylo mozné nastaveni vysoké hodnoty pitch faktoru az na 3,2 s dosazenim Casové
rozliSeni az 75 ms [Achenbach 2010, Flohr 2009, Hausleiter 2009]. U nékterych pacientu
s nizkou a stfedni srde¢niho frekvenci (do 70/min) Ize pofidit sken srdce béhem jedné
srdecCni revoluce. Efektivni davka b&hem této techniky je méné nez 1 mSv s velmi dobrou
kvalitou zobrazeni. Treti generace dvouzdrovych CT pfistroju umoznuje dalSi snizeni
radiaCni zatéze a pouziti vysokych hodnot pitch faktoru u pacientd s vy$Si hodnotu srdeéni
frekvence [Linsen 2016].

Kontinualni technicky vyvoj a nové trendy v zobrazovani, jako jsou iterativni
rekonstrukce, vedly ke snizeni radiaCni zatéze. Reprezentativnim pfikladem je CT
koronarografie. Z metody prvné provadéné na 4-fadém pfistroji se zna¢nou radiacni
zatézi a omezenou diagnostickou vytéznosti se postupné stala metoda, ktera je jiz ve
vétSiné pfipadd plnohodnotnou alternativou k diagnostické invazivni selektivni

koronarografii s efektivni davkou 5—7x mensi.
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Obrazek 8 — Hodnota DLP pfi CT koronarografii (zdroj: www.acc.org)
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Obrazek 9 — Vyvoj zastoupeni technik k provadéni CT koronarografie (zdroj: doi:
10.1016/j.ejrad.2019.02.012.)
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Obrazek 10 - Vyvoj primérného CTDI pfi CT koronarografii (zdroj: doi:
10.1016/j.ejrad.2019.02.012.)
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Obrazek 11 - Vyvoj pramémého DLP pfi CT koronarografii (zdroj: doi:
10.1016/j.ejrad.2019.02.012.)
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4 Cévni mozkova prihoda

Cévni mozkova pfihoda je syndrom rychle se rozvijejiciho neurologického deficitu,

ktery vznika na podkladé mozkové ischemie €i krvaceni.

4.1 Ischemicka cévni mozkova prihoda

Ischemicka cévni mozkova pfihoda pfedstavuje nejCastéjSi typ cévniho postizeni

mozku, tvofi 80—-85% v8ech iktl. Ischemické cévni mozkové pfihody vznikaji pfi snizeni

prokrveni urcité ¢asti nebo celého mozku, kdy mozkova perfuze klesa pod 20 mi/100 g

mozkové tkané/min. PFiciny ischemickych cévnich mozkovych pfihod jsou rdznorodé a

Casto se kombinuiji.

Etiopatogeneze ischemickych cévnich mozkovych pfihod

NejCastéjsi pficiny cévnich mozkovych pfihod se rozdéluji na lokalni a globalni.

vrwve

e angiopatie

ateroskleroza

small vessel disease

zanétlivé angiopatie (lupus erythematodes, arteritis gigantocellularis,
polyarteritis nodosa, parainfekéni vaskulitidy)

amyloidni angiopatie

fibromuskularni dysplazie

arterialni disekce

postradiacni angiopatie

onemocnéni moyamoya

geneticky podminéné angiopatie (syndrom CADASIL, MELAS)

cévni spasmy pfi migréné

e embolizace

embolizace z oblouku aorty, karotickych a vertebralnich tepen
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- kardioembolizace - fibrilace sini, flutter sini, stav po infarktu myokardu,
aneurysma levé komory srdecCni, trombus levé komory, dilatacni

kardiomyopatie, paradoxni embolizace

Mezi globalni pfiCiny patfi:
e hypoxie
- hypoxicka
- stagnacni
- anemicka

-z reologickych pficin

Klasifikace ischemickych cévnich mozkovych pfihod
Podle prabéhu iktu se rozliSuje:

e Tranzitorni mozkova pfihoda (TIA, transient ischemic attack) je fokalni porucha
mozkové funkce nebo zraku bez vyvoje mozkového infraktu. Jde o kratkodoby jev

se spontanni upravou, ktery do nékolik minut odezni (maximalné do 24 hodin).

e Reverzibilni mozkova pfihoda (RIND, reversible ischaemic neurological deficit) je
cévni mozkova pfihoda s nahle vzniklou klinickou symptomatologii, ktera
samovolné odezniva, vétSinou do 14 dnld. Muze vzniknout drobny neurologicky
deficit.

e Dokoncéena cévni mozkova pfihoda (completed stroke) je cévni mozkova pFihoda

s nahle vzniklou klinickou symptomatologii, funkéni postiZeni je trvalé.

e Progredujici mozkova pfihoda (stroke in evolution) je mozkova ischémie s

postupnou progresi klinickych pfiznaku. Jedna se o méné Casty klinicky obraz iktu.

Podle pfi€iny iktu se rozliuje na:
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e Onemocnéni velkych tepen (makroangiopatie) je pfi€inou ischemického iktu
priblizné v 50 %. Jedna se o postizeni magistralnich pfivodnych tepen mozku.
Nejcastéji vznika jako nasledek aterotrombosklerotického procesu, vzacnéji pak na

podkladé disekce Ci fibromuskularni dysplazie.

e Onemocnéni malych tepen (mikroangiopatie) je pfi€inou ischemického iktu asi ve
25 %. P¥iCinou je postizeni drobnych perforujicich tepen odstupujicih z Willisova
okruhu fibrinoidni nekrézou, lipohyalindzou a aterioskler6zou (souhrny nazev small

vessel disease complex), vzacnéji pak vaskulitidy ¢i amyloidni angiopatie.

e Kardioembolizace predstavuje asi 20 % vSech ischemickych iktd. PFiCinou jsou
onemocnéni srdce doprovazena tvorbou trombu v levé komore ¢i sini, pfipadné
defekt srde€niho septa pfi paradoxni embolizaci.

e Ostatni a blize neurCené pficiny iktu.

4.2 Hemoragicka cévni mozkova prihoda

Hemoragicka mozkova pfihoda vznika jako nasledek intrakranialniho krvaceni.

Jedna se méné Casty typ cévni mozkoveé pfihody. Je zastoupena v 15-20 %.

Intracerebralni krvaceni

Intracerebralni krvaceni (ICH, intracerebralni hemoragie) tvoii 10-15 % vSech iktu.

Krvaceni do mozkove tkané vznika pfi ruptufe cevni stény tepen, daleko méné Castéji Zil.

Etiopatogeneze intracerebralniho krvaceni

Na etiopatogenezi intracerebralniho krvaceni se podili tfi faktory: anatomickeé,
hemodynamické a hemokoagulachni.

e anatomické
- small vessel disease complex
- amyloidni angiopatie
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- cévni anomalie - aneurysma, arterioven6zni malformace, kavernom,
venozni angiom
- mozkovy infarkt - hemoragicka transformace

- trombdza zilnich splav(

e hemodynamické

- systémova arterialni hypertenze

e hemokoagulacni
- antikoagulaéni a trombolyticka IéCba

- hematologicka onemocnéni

Klasifikace intracerebralniho krvaceni

Intracereberalni krvaceni se obvykle rozdéluje podle mista vzniku na typicka a

lobarni.

e Typicka krvaceni vznikaji jako nasledek systémové arterialni hypertenze (80 %),
nejCastéji postizenou lokalitou jsou centralni oblasti mozkovych hemisfér, méné

Casto je postizena oblast mozkového kmene ¢i mozecek.

e Lobarni krvaceni se nachazi vice povrchné, ulozena vétSinou subkortikalné.

PFi¢inou jsou cévni anomalie ¢i amyloidni angiopatie.
Subarachnoidalni krvaceni (SAK)

Subarachnoidalni krvaceni predstavuje asi 5% vSech ikta.
Etiopatogeneze a klasifikace subarachnoidalniho krvaceni

Nejcastéjsi pfiCinou subarachonidalniho krvaceni je ruptura aneuryzmatu tepen
Willisova okruha. Jedna o krvaceni do zevniho likvorového prostoru. Nékdy se muze

vyskytovat souasné €i izolované krvaceni do komorového systému. Sou€asné se muze

jednat o krvaceni do mozkové tkané (intracerebralni hematom). VétSinou se jedna o
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onemocnéni s vysokou mortalitou. Subarachnoidalni krvaceni se klasifikuje podle Hunta
a Hesse do 5 stupnd na zakladé subjektivnich pfiznakl a objektivniho neurologického

nalezu.

e stupen | — lehka bolest hlavy, mirna ztuhlost Sije, bez loziskovych mozkovych
pfiznaku

e stupen Il — prudka bolest hlavy, meningealni syndrom, paréza hlavovych nervu

e stupen Ill — somnolence, lehké az stfedné tézké loziskoveé pfiznaky

e stupen IV — sopor, stiredné tézkeé az tézké loziskove priznaky

e stupen V — koma, decerebracni syndrom

4.3 Patofyziologie ischemické CMP

Funkéni integrita bunék centralniho nervového systému je zajiSténa vysokym
obratem oxidativni glykolyzy, coz €ini mozkovou tkan zavislou na aerobnim metabolismu.
Autoregulacéni mechanismy mozku zachovavaji konstantni perfuzi béhem vykyvu
systémoveho tlaku krve a srde¢niho vydeje pfiblizné v rozmezich stfedniho arterialniho
tlaku 60—-150 mm Hg. Autoregulacni mechanismy jsou komplexni zmény neurogenni,
myogenni a metabolické povahy, patfi mezi né kontrakce a relaxace hladké svaloviny v
arteriolach a uvolfiovani vazoaktivnich latek — CO2, O2, H+, K+, Ca2+, adenosinu a
endotelialnich faktord, pfedevsim oxidu dusiku [Ferda 2007].

Normalni hodnota mozkové perfuze je v Sedé hmoté 50 ml/100g mozkové
tkané/min, hodnota perfuze v bilé hmoté je niZsi. Funkéni zmény mozku jsou téz ve velké
mife zavislé na saturaci krve kyslikem. Za optimalnich podminek saturace je kriticka
minimalni hodnota perfuze mozku 15-25 ml/100g/min, pfi poklesu pod 10-15
ml/100g/min vede ke smrti mozkové buriky. Na variabilité prfezivani mozkovych bunék
rychlost vzniku hypoperfuze, télesna teplota, hodnota glykémie a dalSi faktory. Jestlize
prutok neklesa pod 12 ml/100 mg/min, je mozkova tkan schopna rizné dlouhou dobu
prezivat se zachovalou bunéc€nou integritou, avSak s vymizelymi funkcemi.

Neuron potfebuje ke své spravné funkci neustaly pfisun glukézy a kysliku. Pfi
ischemii dochazi ke kaskadé zmén, kdy dochazi k selhani funkce mitochondrii a produkci
ATP. To vyvolava dalSi zmény, které vyvrcholi poSkozenim bunék. V nej¢asnéjSich fazich
mozkové ischemie se v teritoriu uzaviené tepny zacina rozvijet nekréza tkané v oblastech,

kde perfuze poklesne pod 12 ml/100 mg/min, tato oblast se nazyva jadrem ischemie
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(core). Mozkova tkan, ktera doposud nepropadla nekroze, se nazyva zona penumbra
(ischemicky polostin). Osud penumbry zavisi na rekanalizaci tepny a obnoveni mozkové
perfuze. Mezi oblasti normaini perfuzi a oblast zona penumbra se nachazi rizné Siroka
oblast oligémie, kde mozkova perfuze dostacuje k udrzeni integrity bunék i jejich funkce.

Rekanalizace okludované tepny muize nastat samovolné zvySenim perfuzniho
tlaku nebo spontanné trombolyzou vnitfnimi mechanismy. DalSi moznosti je aplikace
trombolytika intraven6ézné, Iokalné intraarterialné endovaskularni cestou i
endovaskularni mechanicka trombektomie. Pokud nedojde k obnoveni pratoku v oblasti
postiZzené ischemii, dochazi postupné ke zvétSovani nekrdézy na ukor penumbry.

Reakce mozkové tkané na ischemii probiha relativné uniformné. Pokud se
mozkova perfuze snizi pod kritickou hodnotu, odumiraji mozkové bunky v nasledujicim
pofadi: nejprve neurony, poté astrocyty, pak oligodendroglie a jako posledni odumiraji
mikroglie. Nej¢asnéjsi zménou projevuijici se jiz kolem 20. minuty od pocatku je dysfunkce
sodiko-draslikové pumpy dependentni na ATP. Zanik sodiko-draslikové pumpy ma za
nasledek zvétSovani objemu bunky kvali nahromadéni vody, na které ma také vliv
zvysSujici se koncentrace glutamatu. Intracelularni cytotoxicky edém je prvni
zobrazitelnym morfologickym znakem na MR a CT. P¥iblizné za 4 az 6 hodin je ischemie
dokonc€ena, neurony se svrastuji a dochazi k dezintegraci synapsi. Po 24 hodinach je
dezintegrace mozkové tkané dokoncena a zacina uklidova reakce faze ischemie, ktera
zacina na periferii ischemie a pokracuje centralné.

S uklidovou reakci se zaroven objevuje porucha hematoencefalické bariéry, ktera
je zodpovédna za pronikani latek z intravaskularniho prostoru pfimo do mozkové tkané.
Obnova hematoencefalické bariéry nastava po 7 az 14 dnech. U maligniho typu ischemie
pak mize vznikat extracelularni edém, ktery je nejvyrazn&jSim projevem poruSeni
hematoencefalické bariéry. Tento edém po prodélané ischemii zapficinuje vznik nitrolebni
hypertenze a vznik mozkovych ¢&i v pfipadé infratentorialni ischemie mozeckovych
herniaci.

V nékterych pfipadech se maze objevit krvaceni do ischemickych lozisek kvdli
poruseni endotelu cév v akutni fazi ischemie. Toto krvaceni se nazyva malatia rubra —
Cervena malacie. NejCastéji vznika v temporalnim laloku na rozhrani stfedni a zadni
mozkove tepny. Nejedna se o krvaceni destruktivniho typu pfi hypertenznim krvaceni, ale
o prlchod erytrocytd do malatické tkané pres naruSenou strukturu stény cév. Ke

spontannimu aktivnimu krvaceni do ischemického loziska dochazi nejCastéji v povodi
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stfedni mozkové tepny. Vznikne-li tento typ krvaceni, jedna se ve vétSiné pfipadu o

reperfuzni destruktivni krvaceni.

4.4 Terapeutické okno

Jedinou kauzalni terapii ischemické CMP je v€asné zahajeni reperfuzni terapie od
zacCatku pfiznakl. V pfistupu k terapii CMP Ize najit urcité podobnosti s terapii infarktu
myokardu — €asna rekanalizace okludované tepny k obnoveni perfuze v zachranitelné
tkani. U indikovanych pacientl je provadéna intravenézni trombolyza (IVT) podanim
rekombinantniho tkanového aktivatoru plasminogenu. Prvni zpravy o IVT u CMP jsou z
roku 1958. Az do roku 1995 zlstala CMP bez prokazané lécby. Roku 1996 bylo ve
Spojenych statech zahajeno podavani IVT. Od té doby byly provedeny studie na posunuti
Casového limitu pro podani IVT. DalSi moznosti je vice invazivni zplsob pomoci
endovaskularni terapie (EVT). Nejprve byly u pacientd intraarterialné aplikovany Iéky do
mista okluze. V roce 2004 byla zahajena éra mechanického odstranéni trombu podpofena
studii MERCI (Mechanical Embolus Removal in Cerebral Ischemia) [Smith 2005]. Od té
doby probéhla fada studii, ktera se zabyvala vlivem mechanické trombektomie s ruzné
slibnymi vysledky.

Recentné publikované vysledky studie DEFUSE 3 (Endovascular Therapy
Following Imaging Evaluation for Ischemic Stroke)prokazaly lepsi funk&ni stav u pacientu
s okluzi velké tepny (proximalni usek ACM, ACI) a zaroven s malym objemem jadra na
perfuznim vySetfeni, ktefi podstoupili mechanickou trombektomii (MT) a IVT nez u
pacientt [é€enych pouze IVT [Albers 2018]. Pacienti v této studii byli Ié€eni az do 16 hodin
od zacatku klinickych pfiznakd. Podobné slibné vysledky byly publikovany i v dalSi studii
DAWN (Clinical Mismatch in the Triage of Wake Up and Late Presenting Strokes
Undergoing Neurointervention With Trevo) [Noguiera 2018].

Tyto nové poznatky naznacuji, ze v nadchazejicich letech budou zobrazovaci
metody predstavovat v diagnostice a v prfesnéjSi selekci pacientl pro reperfuzni terapii

narustajici a dulezitou roli.

4.5 Stroke protokol

CMP
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Cévni mozkova pfihoda (CMP) je syndrom zpUsobeny omezenym prutokem krve
do urcité ¢asti mozku v disledku okluze tepny nebo nasledkem krvaceni pfi ruptufe tepny,
coz vede k poskozeni bunék a zplsobuje nahlou ztratu fokalnich mozkovych funkci. Ve
Spojenych statech se jedna o 3. nej¢astéjsi pfic¢inu morbidity s 550 000 pfipady a 150 000
amrtimi roéné&. V Ceské republice je incidence pfiblizné 285/100 000 obyvatel, v roce 2007
bylo pro CMP hospitalizovano témér 42 000 pacientd. V poslednich letech se
epidemiologie CMP v CR vyvijela pfiznivé, vzhledem ke starnuti populace v$ak nelze
vyloucit, Ze se incidence a prevalence CMP muze zvysit. Jedina lIé€ba akutni mozkové
pfihody je v€asna rekanalizaCni terapie. V souCasné dobé je Evropskou unii schvaleno
podani alteplazy, coz je rekombinantni aktivator plasminogenu. Pfinos intravenézni
trombolyzy od zaCatku pfiznaku postupné klesa. Pacienti musi byt vybirani pfesné a v€as.
V tomto procesu hraji zobrazovaci metody klicovou roli tim, ze vylouci krvaceni Ci
patologicky proces, ktery svymi klinickymi pfiznaky maze imitovat ischemickou CMP.

Postaveni CT v diagnostice CMP je velmi dominantni. Obecné je CT rychla a
logisticky nenaro¢na metoda, proveditelna v uspokojivé kvalité i u pacientd v tézkém
stavu, ktefi jsou zavisli na podpurnych a monitorovacich zafizenich. Zarazeni CT
angiografie (CTA) a perfuzniho CT (PCT) do standardniho protokolu pro pacienty s CMP
vyznamné zvySuje diagnostickou hodnotu s ohledem na spravnou volbu terapie. Tzv.
multimodalni CT vySetfeni, které pravé kombinuje nativni CT (NCT), CT angiografii a
perfuzni CT zlepSuje detekci akutniho infarktu, umozrniuje stanoveni mista vaskularni
okluze, dale urcit velikost jadra ischemie a zachranitelné tkané (penumbry) a muze
posoudit miru kolateralniho obéhu. Tento multimodalni pfistup vyZzaduje pouze 10-15

minut vice nez samotné nativni CT.

Nativni CT mozku (NCT)

Nativni CT mozku by mélo byt provedeno co nejdfive od zaCatku pfiznakd. NCT je
vysoce senzitivni pro detekci krvaceni. Hlavni uloha NCT tedy spociva k vylouceni
hemoragické CMP nebo detekovat Iéze, které mohou CMP imitovat (tumory). Krvaceni se
zobrazuje jako hyperdenzni oblast (60-80 HU). Na zakladé velikosti intrakranialniho
hematomu ¢i jeho provaleni do komorového systému Ize predikovat vyvoj klinického stavu

pacientld. NCT je v8ak malo senzitivni k detekci Casnych ischemickych zmén v prvnich 24
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hodinach a tedy i v terapeutickém okné pro rekanalizacni terapii. Nékteré znamky Casné

ischemie Ize hodnotit na NCT jsou:

e hypodenzni oblast

e setfeni struktury Sedé a bilé hmoty mozkové v oblasti bazalnich ganglii

e vymizeni kortikalniho sulku

e tzv. insular ribbon sign — ztrata hranice mezi Sedou a bilou hmotou v oblasti
lateralni insuly

e pfiznak hyperdenzni tepny

Tyto pfiznaky jsou spojeny s horSi prognézou a horSim funkénim stavem, ale
nejsou kontraindikaci k léCbé. Hyperdenzni obsah v arteria cerebri media (ACM) je vSak
patrny pouze u 30% pacientd a navic muze byt chybné interpretovan u pacientl se
zvySenym hematokritem, kalcifikaci stény tepny &i u polycytémie. Bylo vyvinuto nékolik
metod, jako je ASPECTS (Alberta stroke program early CT score), které standardizovaly

analyzu Casnych ischemickych pfiznaka.

CT angiografie krénich a intrakranialnich tepen (CTA krénich a intrakranialnich tepen)

Hlavni ulohou CTA je ur€it morfologii velkych krénich a intrakranialnich tepen,
detekovat misto pfipadné okluze, =zobrazit arterialni disekci, charakterizovat
aterosklerotické zmény a urc€it stupen kolateralniho obéhu. CTA zaroven poskytuje cenné
informace intervenénimu radiologovi k pfipadnému provedeni mechanické trombektomie
¢i intraarterialni trombolyzy. CTA je téz dullezitd pro detekci trombdzy ve
vertebrobazilarnim povodi, jelikoz tato oblast je pfi nativnim CT zatizena artefakty z
utvrzeni zareni a nemusi byt pokryta na perfuznim vySetfeni. CTA se provadi po
intravendznim podani Casové optimalizovaného bolusu kontrastni latky v rozsahu od

aortalniho oblouku po Willistiv okruh.

Perfuzni CT (PCT)

Perfuzni CT se provadi opakovanym skenovanim mozku po aplikaci bolusu
kontrastni latky. Prichod kontrastni latkou zpUsobi zmény denzit, které jsou pfimo

umérné mnozstvi kontrastni latky v krvi. Tento prlchod se vyuziva ke generovani
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Casovych kfivek v tepné (arteria cerebri media Ci anterior - ACM ¢i ACA), zile (sinus
sagittalis superior - SSS) a v kazdém voxelu mozkové tkané. Matematickymi modely jsou
ziskany hodnoty riznych parametrd dokumentujici stav mozkové cirkulace.  Hlavnimi
parametry jsou: objem proteklé krve (cerebral blood volume-CBV), primérna doba
prachodu (mean transit time—MTT), €as do maximalni denzity (time to peak—TTP) a pratok
krve mozkem (cerebral blood flow—CBF). Analyza mapy TPP & MTT slouZi k detekci
perfuznich abnormalit a usnadnuje zobrazeni ischemické oblasti. Nasledna analyza CBV
a CBF slouzi k rozlisSeni penumbry od infarktu (jadra ischemie).

Perfuzni vySetfeni Ize provadét jako limitované €i objemové vysetieni. Limitované
vySetfeni se provadi v omezené vrstvé mozkové tkané (1,5-3 cm). Hlavni strategii tohoto
vySetfeni je pokryti oblasti v misté pfedpokladanych ischemickych zmén v zavislosti na
klinickych pfiznacich €i nalezu na NCT &i CTA. Multidetektorové pfistroje s Sirokou fadou
detektord umoznuji pokryt cely mozek béhem jednoho oto&eni Ci kyvadlovym pohybem
stolu. Limitované perfuzni vySetieni ma diky menSimu rozsahu mensi DLP a tudiz i
efektivni davku, nelze jim vSak zachytit zmény mimo skenovanou oblast.

Data z perfuzniho vysetfeni Ize pouzit k 4D CT angiografii (4D CTA). Lze provadét
dynamické rekonstrukce tepenného i zZilniho systému systému mozku, sledovat Casovy
prubéh syceni & smér toku kontrastni latky. S vyhodou Ize 4D CTA pouzit k hodnoceni
arteriovendznich zkratd a sméru kolateralniho obéhu. Ve vhodnych pfipadech muze byt

4D CTA alternativou invazivniho vySetfeni pomoci digitalni subtrakéni angiografie.

4.5.1 Stroke protokol pouzivany na Klinice zobrazovacich metod FN Plzen

Nativni CT mozku:

e bez pouziti kontrastni latky

e rozsah: od baze lebni po vertex

e referencni hodnota proudu: 273 mAs (CARE Dose4D)
e referenni hodnota napéti: 100 kV (CAREKV)

e kolimace: 128 x 0,6 mm

e kernel: Br38 iMAR, Br62

e rekonstrukce: MPR axialni, sagitalni a koronarni (6mm)

CTA krénich a intrakranialnich tepen:
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e 45 ml kontrastni latky (10 ml testovaci bolus + 35 ml angiografie)
e rozsah: od aortalniho oblouku po Willisav okruh

e referencni hodnota proudu: 114 mAs (CARE Dose4D)

e hodnota napéti: 80 kV (CAREKYV)

e kolimace: 128 x 0,6 mm

e kernel: Br38 3 iIMAR

e rekonstrukce: MIP 16 mm axialni, MPR axialni (2mm)

Perfuzni CT mozku:

e 40 ml kontrastni latky

e rozsah: od baze lebni po vertex

e 4D rozsah: 150 mm, délka skenu 1,5 s, standardni pocet skenu: 30
e hodnota proudu: 185 mAs

e hodnota napéti: 70 kV

e kolimace: 32 x 1,2 mm

e kernel: Br34

e rekonstrukce: perfuzni mapy CBV, CBF, TTP, TTD, P
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Prakticka cast

5 Cil prace

V nasledujici Casti je predstaven puvodni (testovaci) soubor pacientl, jehoz

analyza se stala vychodiskem pro upravy perfuzniho protokolu. Dale jsou predstaveny

soubory pacientu, ktefi byli vySetfeni optimalizovanymi perfuznimi protokoly. Sbér dat

probihal na Klinice zobrazovacich metod FN Plzen v letech 2016-2019. Cilem bylo

analyzovat puvodni protokol perfuzniho CT, navrhnout Upravu s cilem snizit radiacni

zatéz a zlepsSit obrazovou kvalitu dokumentace a nasledné otestovat protokol v praxi.

V ramci studie byly stanoveny nasleduijici cile (hypotézy):

1.

2.

Analyzovat standardné provadény protokol pro perfuzni CT mozku z hlediska
variability ¢asovych intervall intrakranialni cirkulace (délka skenu standardniho
protokolu pokryva vyrazné delSi Casovy usek nez je kfivka vyvoje denzity po

aplikaci bolusu kontrastni latky)

Analyzovat Casové data z testovaciho bolusu kontrastni latky provadéného
standardné pro spravné ¢asovani CT angiografie mozkovych tepen a porovnat s
intrakranialnimi daty (data z testovaciho bolusu lze vyuzit pro optimalizaci

perfuzniho CT skenu)
Navrhnout optimalizaci perfuzniho CT protokolu s cilem snizit radiacni zatéz a
Zlepsit jeho spolehlivost s ohledem na rGzné cirkulacni poméry (na zakladé udaju

testovaciho bolusu je mozné upravit za¢atek i délku perfuzniho skenu)

Zhodnotit vliv upravy na radiaCni zatéz (je mozné vyznamné snizit radiacni davku

pfi perfuznim CT skenu)
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5. Zhodnotit diagnostickou kvalitu pro hodnoceni a celkovy pfinos optimalizovanych
protokolu (nastavené upravy neovlivni diagnostickou kvalitu vyslednych perfuznich

map a zvysi spolehlivost protokolu)
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6 Material a metodika

Studie byla rozdélena na Cast retrospektivné-analytickou a €ast s prospektivnim
sledovanim. V retrospektivni analyze byla pouzita dostupna data z archivu Kliniky
zobrazovacich metod, v prospektivni Casti studie byly na zakladé ziskanych dat
provedeny postupné upravy nastaveni CT protokolu pro perfuzni vySetfeni. V ramci studie
nedochazelo k vySetfovani mimo ramec nastavené rutinni diagnostiky a v analytické ¢asti
bylo pracovano s anonymizovanymi daty. Z tohoto dlivodu nebylo pozadovano schvaleni

Etickou komisi FN Plzen.

6.1 Soubory pacientt

soubor pro retrospektivni analyzu / ptivodni CT protokol

Retrospektivné byl analyzovana CT vySetfeni u 46 pacientu (25 muzl, 21 Zen,
prumérny vék souboru 66,5 let, vékoveé rozpéti 27 - 93 let), ktefi byli v obdobi roku 2016
vySetfeni na Klinice zobrazovacich metod v ramci diagnostiky podezifeni na CMP. Jako
vstupni kritéria byla stanovena: 1) provedeni kompletniho standardniho protokolu pfi
podezieni na CMP (nekontrastni CT, CTA a perfuzni CT mozku), 2) nepfitomnost okluze
¢i vyznamné stenozy (>50 %) na karotickém ¢i intrakranialnim fecisti. Jedinym vylu€ujicim

kritériem byla nedostate¢na kvalita perfuzniho CT vySetfeni.

prospektivni sledovani / optimalizované protokoly

V nasledujicim obdobi jsme jiz prospektivné zafazovali do studie pacienty, ktefi
byli na zakladé klinickych projevl standardné vySetfovani s podezienim na cévni
mozkovou pfihodu. Postupné byla v naslednych ¢asovych obdobich u téchto pacientd
provadéna CT vySetfeni s upravenymi parametry perfuzniho CT. Tato data byla pribézné
analyzovana a po ziskani dostate¢ného mnozstvi dat doslo k dalSi upravé. Celkem byla

takto ziskana data pro 3 optimalizované CT protokoly:

1) optimalizovany protokol €. 1 - 134 osob (82 muzl, 52 Zen, primérny vék souboru
69,6 let, vékoveé rozpéti 32-92 let);
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2) optimalizovany protokol €. 2 - 108 pacientt (57 muzu, 51 Zzen, primérny vék souboru
70,7 let, vékoveé rozpéti 3696 let);

3) optimalizovany protokol €. 3 - 38 pacientu (23 muzd, 15 Zen, prumérny vék souboru
66,1 let, vékoveé rozpéti 41-95 let).

6.2 Technika vySetfeni

CT vySetfeni

VSechna vySetfeni v nasi studii byla provedena na dvouzdrojovych CT pfistrojich
(SOMATOM Definition Flash a Definition Drive, Siemens Healthineers, Forchheim,
Némecko). V celé studii byla pouzita stejna struktura celého protokolu (nekontrastni CT,
CT angiografie a perfuzni CT), jehoZ soucasti je také tzv. testovaci bolus v urovni hrudni
aorty. PFi provedeni protokolu bylo celkové aplikovano 85 ml kontrastni latky (testovaci
bolus - 10 ml; CT angiografie - 35 ml; perfuzni CT - 40 ml). V pfipadé jednotlivych souboru
byly pozménény parametry perfuzniho CT provadéného standardné v rozsahu celého

mozku.

Testovaci bolus

Testovaci bolus kontrastni latky byl proveden opakovanymi skeny (120 kV, 20
mAs) v oblasti vzestupné aorty po intravendzni aplikaci 10 ml neionické jodové kontrastni
latky iomeprolum (lomeron 350, Bracco Imaging GmbH, Konstanz, Némecko) rychlosti 6
mi/s (obr. 13).

Pdvodni (standardni) protokol
PFi tomto protokolu byl synchronizovany zaatek skenovani a aplikace (spousténo
soucasné) kontrastni latky a bylo provedeno 30 opakovanych skend (trvani 1,5 sekundy).

Celkem tedy sken trval 45 s. Perfuzni vySetfeni bylo provedeno po aplikaci 40 ml rychlosti

6 ml/s, s naslednym proplachem 50 ml fyziologického roztoku rychlosti 6 ml/s. Perfuzni
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vySetfeni bylo provedeno a rekonstruovano s témito parametry: fixni hodnota proudu 185

mAs, hodnota napéti 80 kV, kolimace 32 x 1,2 mm a Sife rekonstruované vrstvy 1 mm.

Tabulka 3 — Souhrnny pfehled protokoll

béhem perfuze

aplikaci
kontrastni latky

testovaciho bolusu
/ fixné 20 skenl

testovaciho
bolusu / fixné 20
skent

protokol puvodni optimalizovany 1 optimalizovany | optimalizovany
2 3

délka skenu (s) 45 30 30 24

pocet opakovani | 30 20 20 16,1

skenu (n)

pocet vrstev k 4470 2980 1500 1208

analyze (n)

expozicni 185/80 185/80 185/70 185/70

parametry

(mAs/kV)

Sife vrstvy (mm) | 1 1 1,5 1,5

princip bez zpozdéni / zpozdéni podle zpozdéni podle | variabilni

skenovani fixné 30 skend s | narGstu denzity narustu denzity | nastaveni délky

skenu podle Sife
kfivky
testovaciho
bolusu /
primérné 16
skenl

mnozstvi a
rychlost podané
kontrastni latky
béhém perfuze

celkové 40 ml
rychlosti 6 ml/s

celkové 40 ml
rychlosti 6 ml/s

celkové 40 ml
rychlosti 6 ml/s

celkové 40 ml
rychlosti 6 ml/s

Optimalizovany protokol 1

Oproti pGvodnimu (standardnimu) protokolu byl posunut start skenu podle
vysledku analyzy testovaciho bolusu. Konkrétné na hodnotu, ktera pfedchazela narastu
denzity ve vzestupné hrudni aorté o vice nez 20 HU. Zaroven byl snizen pocet
opakovanych skent z 30 na 20. Ostatni parametry skenu zUstaly totozné.
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Optimalizovany protokol 2

Oproti pfedchozim protokollim byl zkracen pocet opakovani v ramci perfuzniho
skenu z 30 na 20, tedy celkova délka poklesla na 30 s. Zaroven dosSlo ke zméné
expozi¢nich parametrd s pouzitim 70 kV, hodnota proudu zlstala neménna — 185 mAs.

Pro rekonstrukci byla zvySena Sife vrstvy z 1 mm na 1,5 mm.

Optimalizovany protokol 3

Na zakladé analyzy testovaciho bolusu byl upraven pocCet opakovani. Vypocet byl
stanoven dle vysledku pfedchozich analyz: délka trvani prichodu bolusu kontrastni latky
ve vzestupné aorté + 6 / 1,5. Hodnota 6 s byla stanovena z pfedchozich analyz jako
prumérna hodnota rozdilu délky trvani prichodu bolusu pfi testovacim bolusu v aorté a
plném mnozstvi kontrastni latky intrakranialné. Hodnota 1,5 s je délka trvani jednoho
opakovani perfuzniho vySetfeni. Vysledek vypoCtu byl zaokrouhlen vzdy na vysSi celé

Cislo a tato hodnota nastavena na CT pfistroji. Ostatni skenovaci parametry byly totozné

s optimalizovanym protokolem 2.

Obrazek 12 — Ukazka analyzy testovaciho bolusu. ROI (“region of interest”) umistén do

vzestupné hrudni aorty
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hdean [HU]
100

Obrazek — 13 Analyza testovaciho bolusu u pacienta v optimalizovaném protokolu 3.
Zacatek stoupani v 9. sekundé a pokles pod hodnotu 20 HU v 19. sekundé (Zluté Sipky).
1) Hodnota 9 sekund stanovena jako zpozdéni startu skenovani. 2) Dle stanovené
kalkulace - (19 -9 + 6) /1,5 (19 a 9 jsou hodnoty zjiSténé z analyzy, 6 je rozdil délky trvani
aplikace kontrastni latky mezi testovacim bolusem a plnou davkou, 1,5 je délka trvani
jednoho skenu perfuzniho vySetfeni) byla nastaveno celkem 11 skenu perfuzniho
vySetfeni (celkova délka skenu 16,5 sekundy). Hodnota DLP byla 430 mGy.cm oproti
predpokladané 782 mGy.cm pfi pouziti 20 skend.

59



Obrazek 14 - Parametrické mapy perfuznihno CT mozku ziskané pomoci
optimalizovaného protokolu 3; horni fada: ¢asovy MIP, CBF a CBV; dolni ¢ada: TTD,
permeabilita (P)a TTP

6.3 Zpusob analyzy obrazovych dat a radiacni zatéze

Obrazova analyza

Hodnoceni ziskanych dat pfi testovacim bolusu byla provadéna na softwaru
Syngo.DynEva (Siemens, Healthineers, Forchheim, Némecko). Analyza obrazovych dat
perfuzniho CT byla provadéna v aplikaci NeuroPerfusion (Syngo.Via, Siemens
Healthineers, Forchheim, Némecko) nezavisle dvéma radiology a pouZzity primérné
hodnoty.

U testovaciho souboru byla zhodnodnocena intrakranialni cirkulace kontrastni latky
béhem perfuzniho CT a dale byl zhodnocen ¢asovy pribéh béhem testovaciho bolusu.

K zhodnoceni intrakranialni cirkulace byly vybrany referen¢ni cévy — pro “arterial
input function” (referencni arterialni struktura) byla zvolena arteria cerebri media (ACM),

pro “venous output function” (referencni Zilni struktura) byla zvolen sinus sagittalis
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superior (SSS). U kazdého pacienta byl zhodnocen ¢asovy prubéh v ACM a SSS. Byly
zaznamenany marginalni hodnoty — prvni Casovy Casovy udaj pfed signifikantnim
zvySenim denzity v ACM (A1) a dale posledni ¢asovy udaj v SSS (S2), kdy jiz denzita
signifikantné neklesala. Byly zhodnoceny €asové udaje maximalnich denzit v ACM (pA) a
SSS (pS).

Ve stejném souboru byl zaroven zhodnocena obrazova data z testovaciho bolusu.
Pfi analyze byl zakreslen ROI (region of interest — oblast zajmu) do ascendentni aorty a
ziskan Casovy udaj pred signifikantnim zvySenim denzity minimalné o 15 HU (TB1),
Casovy udaj, kdy bylo dosazeno maximalni denzity (pTB) a Casovy udaj, kdy jiz dale
denzita neklesala o vice nez 15 HU (TB2).

VSechny Casové udaje byly vztazeny ke startu aplikace kontrastni latky do
periferniho zilniho systému. Z téchto analyzovanych ¢€asu byly stanoveny primérné
hodnoty. Byly kalkulovany rozdily mezi praiméry TB1 a A1, TB2a S2, pTB a A1, pS a pTB,
pA apTBa S2aAf1.

PFi analyze byla subjektivné hodnocena kvalita obrazovych vysledkd (perfuznich

map) s ohledem na rutinni diagnostiku, v konsenzu obou hodnotiteld.

Analyza snizeni radiacni zatéze

U plvodniho protokolu a optimalizovanych protokolld byla zhodnocena radiaéni
zatéz pacienta. K hodnoceni byly pouzity standardné pouzivané ukazatelé davky CTDlvol
a DLP, které jsou zaznamenany spoleCné s obrazovymi daty v protokolu pacienta. Pro
prepocet na efektivni davku byla pouzita standardni hodnota koeficientu (0,0021) pro
prepocCet z hodnoty DLP. Byly uréeny primérné hodnoty u testovaciho (plvodniho) a

optimalizovanych protokolu.
Statistické hodnoceni

Pro vyhodnoceni pozorovani riznych proménnych byly pouzity standardni popisné
statistické nastroje (pramér, smérodatna odchylka). Pro srovnani riznych hodnot mezi

jednotlivymi soubory byl pouzit Studentlv t test. VSechna hodnoceni byla provadéna

pomoci dedikovaného softwaru MedCalc (MedCalc software, Belgium).
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7 Vysledky

7.1 Analyza perfuzniho vysSetfeni / intrakranialni cirkulace

Nejcasnéjsi signifikantni zvySeni denzity v arteria cerebri media (ACM) bylo v 5.
sekundé, nejCasnéjsSi dosazeni maximalni denzity bylo v 15. sekundé. Naopak nejpozdéji
se denzita signifikantné zvySila v 18. sekundé&, nejpozdéji bylo dosazeno maximalni
denzity v 48. sekundé.

Nejcasnéjsi dosazeni maximalni denzity v sinus sagittalis superior (SSS) bylo v 18.
sekundé od pocatku aplikace, naopak nejpozdéjsi v 47. sekundé. Denzita v SSS dale
neklesala nejdfive v 29. sekundé, nejpozdéji v 50. sekundé.

Pramérny Cas signifikantniho zvySeni denzity v ACM byl 11,9 s, primérny Cas
maximalni denzity byl 23,5 s. Primérny ¢as maximalni denzity v SSS byl 27,5 s, primérny

Cas, kdy jiz denzita dale neklesala, byl 40 s.

200

150

100

denzita (HU)

50

0 10 20 30 40 50
¢as (s)

Obrazek 15 — Prumérny Casovy vyvoj denzit v arteria cerebri media (ACM) béhem

perfuzniho vySetfeni
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Tabulka 3 — Vyvoj denzit v arteria cerebria media (ACM)

minimalni hodnota (s) | maximalni hodnota (s) | primér (s)
signifikantni zvySeni | 5 18 11,9
denzity (A1)
maximalni denzita 15 48 23,5
(PA)
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Obrazek 16 — Prumérny Casovy vyvoj v sinus sagittalis superior béhem perfuzniho

vySetfeni

Tabulka 4 — Vyvoj denzit v sinus sagittalis superior (SSS)

minimalni hodnota (s)

maximalni hodnota (s)

primér (s)

maximalni denzita
(PS)

18

47

27,5
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Cas, kdy jiz denzita 29 50 40
signifikantné
neklesala (S2)

7.2 Analyza testovaciho bolusu / obéhu pacienta

Nejcasngéjsi signifikantni zvySeni denzity testovaciho bolus (TB) bylo v 5. sekundé,
nejpozdéjsi v 17. sekundé. Primérna hodnota byla 9,4 s. Nej¢asnéjsi dosazeni maximalni
denzity bylo v 9. sekundé, nejpozdéjsi v 26. sekundé. Primérna hodnota byla 14,7 s.
NejCasnéji denzita jiz signifikantné neklesala v 15. sekundé&, nejpozdéji v 47. sekundé.
Primérna hodnota byla 21,5 s.

Obrazek 17 — Prumérny ¢asovy vyvoj denzit béhem testovaciho bolusu
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Tabulka 5 — Vyvoj denzit testovaciho bolusu

maximalni hodnota | maximalni hodnota | prameér (s)

() (s)

64



signifikantni 5 17 9,4
zvySeni denzity
(TB1)

maximalni denzita | 9 26 14,7
(pTB)

Cas, kdy jiz 15 47 21,5
denzita
signifikantné
neklesala (TB2)

7.3 Srovnani testovaciho bolusu s intrakranialni cirkulaci

Hodnoty rozdili mezi priméry TB1 a A1, TB2a S2, pTBa A1, pS apTB, pAapTB,

a S2 a A1 jsou po piehlednost v tabulce.

Tabulka 6 — Srovnani testovaciho bolusu s intrakranialni cirkulaci

rozdil hodnota (s)
TB1 - A1 -2,6

TB2 - S2 -18,6

pTB - A1 2,9

pS - pTB 12,8

pA - pTB 8,8

S2 - A1 28,1

7.4 Optimalizované protokoly

Optimalizovany protokol 1

V tomto souboru pacientu byl posunut zacatek perfuzniho skenovani podle analyzy
testovaciho bolusu provadéného k planovani CT angiografie. PrGmérna hodnota
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zpozdéni startu perfuzniho vySetfeni byla 10,5 s (hodnota pfed zvySenim denzity béhem
testovaciho bolusu o vice nez 20 HU). Snizil se poCet provedenych skent z 30 na 20 a
zaroven byl snizen poc¢et obrazovych dat z puvodnich 4470 na 2980 (tabulka 3). DoSlo ke
snizeni radiani zatéze proti pavodnimu protokolu (tabulka 7). VSechna vySetieni byla

plné diagnosticka.

Optimalizovany protokol 2

V tomto souboru pacientu bylo sniZzeno napéti z pavodni hodnoty 80 kV na 70 kV.
Ostatni hodnoty zustaly neménné. Zacatek perfuzniho vysSetfeni byl zpozdén stejné jako
u optimalizovaného protokolu 1. Primérna hodnota zpozdéni byla 10,1 s. Doslo k dalSimu
snizeni radiaCni zatézZe (tabulka 7) a poctu obrazovych dat (tabulka 3). Kromé jednoho

vySetfeni byla vSechna vySetfeni plné diagnosticka.

Optimalizovany protokol 3

V tomto souboru pacientl doSlo ve vSech pfipadech k upravé celkového poctu
opakovanych skenu z obvyklého poctu 20. Ve vétsiné pfipadl (32 z 38) doslo na zakladé
¢asné analyzy testovaciho bolusu ke snizeni poctu skenu a primérna hodnota byla 16,1.
Pouze v 6 pfipadech byl zvySen pocet skenli, maximalni hodnota 23. Primérna délka
trvani hlavni kfivky vyvoje denzity testovaciho bolusu byla 12,4 s a primérny Cas tésné
pfed zaCatkem vzestupu denzity 10,7 s.

Celkové doSlo k vyznamnému snizeni poctu rekonstruovanych obraz( (prdmér
1208) oproti standardni hodnoté pfi 20 opakovani (1500). Zaroven doslo k vyznamnému
poklesu primérné hodnoty radiacni davky pfi srovnani s predchozimi protokoly. Primérna
hodnota CTDlo byla 41,4 mGy a DLP 641,4 mGy.cm. Pfehledné srovnani je uvedeno v
tabulce 3.

Z hlediska kvality byla vSechna vySetfeni hodnocena pIné diagnosticka bez
jakékoliv limitace pro ucely rozhodnuti o terapii.

7.5 Analyza radia€ni zatéze
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Primérna hodnota CTDlva (volume CT dose index) byla u pavodniho protokolu
130,4 mGy, u optimalizovaného protokolu 1 byla 85,6 mGy, u optimalovaného protokolu
2 byla 50,6 mGy a u optimalizovaného protokolu 3 byla 41,4 mGy.

Primérna hodnota DLP (dose length product) byla u puvodniho protokolu 2068,2
mGy.cm, u optimalizovaného protokolu 1 byla 1326,4 mGy.cm, u optimalizovaného
protokolu 1 byla 1326,4 mGy.cm, u optimalizovaného protokolu 2 byla 783,4 mGy.cm a u
optimalizovaného protokolu 3 byla 641,4 mGy.cm.

Primérna efektivni davka u puvodniho protokolu byla 4,3 mSv, u optimalizovaného
protokolu 1 byla 2,8 mSv, u optimalizovaného protokolu 2 byla 1,6 mSv a u

optimalizovaného protokolu 3 byla 1,3 mSv.

Tabulka 7 — Prehled radia¢ni zatéze jednotlivych protokol(

protokol CTDlvol DLP efektivni davka | p hodnota
(mGy) (mGy.cm) (mSv)
puvodni 130,4 2068,2 4,3
optimalizovany 1 | 85,6 1326,4 2,8 < 0,001
optimalizovany 2 | 50,6 783,4 1,6 < 0,001
optimalizovany 3 41,4 641.,4 1,3 0.0012
p hodnoty wurCuji vyznamnost rozdilu pfi srovnani s predchozim protokolem

(optimalizovany 1 vs. pavodni; optimalizovany vs. optimalizovany 1; optimalizovany 3 vs.
optimalizovany 2)
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Obrazek 18 — Prumérné hodnoty DLP u puvodniho a optimalizovanych protokol
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Obrazek 19 — Primérné hodnoty efektivni davky u plvodniho a optimalizovanych
protokolu

Optimalizované protokoly byly z hlediska radiaCni zatéze méné zatézujici nez
pavodniho protokol. U optimalizovaného protokolu 1 doSlo ke snizeni radiacni zatéze o
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34 % proti plvodnimu protokolu, u optimalizovaného protokolu 2 o 62 % a u

optimalizovaného protokolu 3 az o 68 %.
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8 Diskuze

Perfuzni CT dnes predstavuje velmi rychlou moznost detailniho zhodnoceni
intrakranialni cirkulace, coz je vyuzitelné zejména v diagnostice ischemické CMP. Na
druhou stranu jeho pouzivani v Ceské republice dnes neni pfili§ rozsitené. Jednim z
divodu je také vysoka radiacni zatéz, ktera sice vyplyva z principu metody, ale rozhodné
jiz nedosahuje takové urovné jako v minulosti. V poslednim obdobi se navic objevily
klinické studie, které prokazaly zasadni vyznam perfuzniho CT v moznosti prodlouzeni
Casového okna pro intervencni terapii ischemické CMP [Albers 2018, Noguiera 2018].
Postupné je tedy potvrzovana skuteCnost, Ze intrakranialni cirkulace je velmi variabilni,
zejména s ohledem na kolateralni obéh a pouziti striktniho ¢asového intervalu pro
stanoveni zpUsobu terapie tedy neni optimalni. Ur€eni €asu od zaCatku potizi je Casto
velmi nepfesné a v nékterych pfipadech nemozné. Perfuzni CT pak muize umoznit
efektivni a relativné bezpecnou léCbu pro vice pacientd [Ma 2019]. Je tedy
pravdépodobné, Ze perfuzni CT bude soucasti zavaznych doporu€eni pro diagnostiku
CMP, nebo alespon u nékteré skupiny pacientu.

V kazdém pfipadé se v nadchazejicich letech predpoklada dalsi nartst poctu CT
vySetfeni. Podle recentné publikovanych studii DEFUSE 3 a DAWN bude perfuzni CT
pouzivané k spravné selekci pacientll nad horni hranici terapeutického okna, az do 24
hodin od za¢atku pfiznakd [Albers 2018, Noguiera 2018].
pro hodnoceni. Bude nutny vyvoj sofistikovanych softwarl a zapojeni prvkli umélé
inteligence do procesu hodnoceni [Mayo 2018]. V soucCasnosti se uméla inteligence
pouziva k automatické detekci léze a k pfedpovédi prognozy pacienta [Lee 2017]. Budou
zapotifebi nové automatické sofistikované systémy pro hodnoceni velikosti jadra a
penumbry k pfesnéjSimu a standardizovanému meéreni. Neéktefi autofi zkoumali vliv
pouzivaného softwaru na prfedpovéd velikosti jadra infarktu po trombektomii [Austein
2016]. Byly zjistény vyznamné rozdily mezi jednotlivymi softwary. Do budoucna bude viak
nutné vytvaret velké datové soubory k co nejpfesné&jSimu a nejefektivnéjSimu vyuziti
umélé inteligence [Maier 2015, Wilke 2018].

Jinou moznosti je pouziti magnetické rezonance k detekci ¢asné mozkové
ischemie a rozliSeni penumbry od jadra. Difuzné vazené obrazy (DWI) zobrazi

intracelularni edém jako projev dysfunkce sodiko-draslikové pumpy kratce po jejim
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vzniku. Pomoci DWI Ize téZ monitorovat vyvoj ischemického loziska [van Everdingen
1998, Wittsack 2002]. Perfuzni vySetfeni Ize provadét pomoci magnetické rezonance a
lze téz rozliSit jadro a zachranitelnou tkan [Copen 2011, Grigoryan 2011]. Limitaci
magnetické rezonance zlstava detekce hemoragického iktu. Susceptibilné vazené
obrazy (SWI) pfedstavuji moznost zobrazeni krvaceni [Wycliffe 2004]. Zobrazeni tepen
Ize provést pomoci magnetické rezonance (MRA). MliZe se provést dvojim zpUsobem.
Jednim je technika ,time-of-flight* (TOF), coz je MRA bez pouziti kontrastni latky. Druhym
zpUsobem je provedeni MRA po intravendzni aplikaci kontrastni latky stejné jako u CTA.
Provedeni MRA s kontrastni latkou dovoluje zobrazit extrakranialni tepny a intrakranialné
distalnéjSi segmenty. Vyhodou je téz rychlejSi akvizice dat [Seeger 2015]. Obecné Ize
konstatovat, Ze magnetickou rezonanci Ize vyuzit v diagnostice akutni mozkové ischemie.
Jeji vyhodou je absence ionizujiciho zafeni. Mezi hlavni limitace MR patfi mensi
dostupnost. Proti CT ma vSak stale nékolik nevyhod. Mezi hlavni nevyhody patfi delSi
doba vySetfeni a vétSi nachylnost k pohybovym artefaktim, coz dale prodluzuje ¢as ,door-
to-needle”.

Nové metody, jako je napfiklad arterial spin labeling, pfedstavuji inovativni zptusoby
zobrazeni akutni mozkové ischemie. Jedna se o techniku MR, ktera dovoluje méfit perfuzi
tkané bez pouziti kontrastni latky pomoci ,magnetického znaceni“ pfitékajici krve. Metoda
ma stale vyrazné limitace, pfedstavuje vSak slibnou metodu do budoucna [Zaharchuk
2015, Petersen 2006, Wang 2013]. Bude vSak nutny dalSi vyzkum ke zdokonaleni této

techniky a jeji aplikaci do klinické praxe.

délka perfuzniho skenu

Systémova cirkulace krve je velmi variabilni z hlediska rychlosti toku, ktera je
znacné zavisla na ruznych faktorech, z nichz vétSinu nelze ovlivnit. Pfi CT vySetfeni je
nutné se této skuteCnosti pfizplsobit a v pfipadé aplikace kontrastni latky je nutna co
nejpfesnéjsi synchronizace skenu a aplikace kontrastni latky injektorem. Zcela zasadni je
tato synchronizace u CT angiografii, kdy je kromé& synchronizace zacatku nastavit i
vhodnou rychlost skenovani i aplikace kontrastni latky. K tomuto ucelu je dnes nezbytné
pouziti bud systému sledovani bolusu kontrastni latky (bolus monitoring) nebo
testovaciho bolusu. Nevyhodou testovaciho bolusu je sice nutnost aplikace samostatné
davky kontrastni latky (5-10 ml), na druhou stranu se jednd o pFesnou analyzu

cirkulacniho ¢asu, v€etné maximalni koncentrace i poklesu.

71



VétSina perfuznich CT protokolt pouziva fixné nastavenou dobu skenovani, kdy je
zacCatek vySetreni spustén spolecné se startem aplikace kontrastni latky. Délka skenovani
se pak podle potieby pohybuje v rozmezi 40-90 s [Kasasbeh 2017]. Problémem je
neznalost rychlosti systémové cirkulace a tedy nutnost dlouhého skenu, ktery zajisti
pokryti celého prichodu bolusové kfivky, coz vSak vede k nabéru velkého mnozstvi
redundantnich dat (obr. 20). V pfipadé rychlé cirkulace dojde k ¢asnému a rychlému
pribéhu bolusové kiivky a dalSi skeny nemaji vyznam a jen zvySuji radiani zatéz.
Naopak v pfipadé vyrazné pomalého nastupu je velké mnozstvi skenu pfed kfivkou, v
extrémnich pfipadech ani sken trvajici 60 sekund nemusi stacit pro ziskani dostate¢nych
dat pro analyzu (obr. 21). V kazdém pfipadé je nevyhodou tohoto zpusobu skenovani
produkce relativné velkého mnozZstvi redundantnich dat s vysokou radiacni zatézi
pacienta [Hiratam 2005]. Vysoka radiacni zatéz je jednim z hlavnich argument( proti
provadéni perfuznich vySetfeni. Jednou z moznosti jak snizit radiacni zatéz je adaptovat
frekvenci skenl na zacatku a na konci perfuzniho skenu, kde je pfedpoklad vyskytu
redundantnich dat.

Nasim dlouhodobym zamérem vSak bylo redukovat délku perfuzniho skenu pfi
cileném nacCasovani. V nasi praci jsme se tedy pokusili postupné upravovat perfuzni
protokoly a nastavit tak idealni naCasovani pro jednotlivé pacienty, aby byly kfivky syceni
co mozna nejlépe pokryty a skeny obsahovaly co nejméné redundantnich dat. Snizeni
délky a poctu skenl podle analyzy testovaciho bolusu kontrastni latky pfedstavuje jeden
z uCinnych nastroju k optimalizaci protokolu. Radiaéni zatéz pacienta je pak vyznamné
snizena diky menSimu poctu provedenych skenu. Néktefi autofi zkoumali vliv snizeni
poctu skend na vyslednou obrazovou kvalitu, konkrétné na objem jadra [Karwacki 2015].
V nékterych pfipadech muze mit mensi pocet skenu za nasledek nadhodnoceni velikosti
jadra. V nasi praci jsme kvalitu ziskanych obrazovych dat posuzovali pouze subjektivné
bez cilené analyzy rozsahu ischemickych zmén. Pouze v jednom pfipadé
optimalizovaného protokolu €islo 2 bylo dosaZeno suboptimalni kvality perfuzniho CT
vySetfeni vlivem nedostatku obrazovych dat k analyze. Dlvodem bylo vyrazné
prodlouZeni intrakranialni cirkulace, kdy 20 skenovacich opakovani nestacilo k ziskani
optimalniho mnozstvi dat. Z hlediska samotné analyzy je nutné, aby obrazova data
obsahovala jednak alespon jednu fazi pfed vzestupem denzity a alespon 2 faze s
klesanim denzity po dosazeni maximalniho hodnoty (peaku). Toto plati jak pro arterialni,
tak venozni cirkulaci. V optimalizovanych protokolech 1 a 2 byl pocCet skenovacich
opakovani stejny pro vSechny pacienty (30 resp. 20). Hodnota 20 u optimalizovaného
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protokolu 2 byla zvolena na zakladé analyzy pfedchoziho protokolu, kdy takovéto trvani
skenu by bylo dostatecné pro vSechny pacienty. Rychlost cirkulace je vSak velmi variabilni
a u nékterych pacientu extrémné pomala a tento pocet skent tedy nemusi byt dostatecny.
Tato limitace byla potvrzena a zaroven vyfeSena v optimalizovaném protokolu 3, kdy
pomoci nastavené kalkulace doSlo u 6 pacientu (15 %) k prodlouzeni po¢tu skend na vice
nez 20.

Upravy protokolti mély téZ za nasledek snizeni velikosti obrazovych dat, coz
zrychluje postprocessing a pfenos dat mezi systémy. Hodnotici Iékaif ma data dfive k
dispozici a ma moznost rychleji stanovit diagndézu. MizZe se se téz zkratit ¢as ,door-to-
needle” [Caputo 2017], coz je Casovy interval od pfijmu pacienta se suspektni mozkovou
ischemii po podani intravendzni trombolyzy. Ma-li byt pacient co nejefektivnéji [éCen, mél
by byt tento interval co nejkratSi [Kamal 2014]. Inovativni moznosti je vyuziti mobilnich CT
pfistrojl, ktera jsou v nékterych zemich vyuzivana [Lin 2018]. Jedna se o CT pfistroje
integrované ve specialné upraveném vozidle zachranné sluzby. Tyto CT pfistroje dovoluji
Casné rozlisit etiologii iktu a tim padem brzké zahajeni IéCby [Ragoschke-Schumm 2014,

Walter 2015]. Pouziti téchto systému v8ak klade vysoké pozadavky na koordinaci

jednotlivych participujicich slozek.

Obrazek 20 — Casny vzestup denzit intrakranialn& u pavodniho protokolu, pfiblizné od 20.

sekundy skenovani jsou data redundantni pro analyzu

Obrazek 21 — Pozdni vzestup denzit intrakranialné u puvodniho protokolu, pfiblizné do

20. sekundy skenovani jsou data redundantni pro analyzu
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expozi€ni parametry a celkova radia€ni zatéz

Dalsi moznosti je uprava expozi¢nich parametrd, kdy snizenim hodnoty napéti Ize
docilit snizeni radiaCni zatéze [Yamauchi—Kawara 2010]. Perfuzni vySetfeni na starSich
CT pfistrojich byly provadény s pouzitim standardnich hodnot napéti (120 kV), coz i pfes
nizsi hodnotu proudu vedlo k vysoké radiacni davce. Moznost postupného snizovani
hodnoty napéti byly umoznény obecnym technickym vyvojem CT technologie, zejména
zvysSeni “vykonu” rentgenky, coz je nezbytnym pfedpokladem skenovani s nizkymi
hodnotami napéti. Nejnovéjsi CT pfistroje jiz umoznuji skenovat s hodnotou 70 kV, coz
ma zcela zasadni vliv na radia¢ni davku nejen pfi perfuznich vysSetfenich, ale také pfi
vySetfovani détskych pacientl. Pouzitim 70 kV jsme dosahli vyznamného sniZzeni radiacni
zatéZe u naseho optimalizovaného protokolu 2 a 3.

Jinou moznosti je nastaveni proudu, jehoz hodnota muze byt nizsi pfi srovnani se
standardnim protokolem pro vySetfeni mozku. Na nasem pracovisti pouzivame fixné
nastavenou hodnotu 185 mAs, a pfestozZe jsme snizovali hodnotu napéti, tak uprava této
hodnoty nebyla nutna. Néktefi autofi se zabyvali nastavenim riznych hodnot proudu
béhem jednotlivych skenu perfuzniho CT [Othman 2015]. Spravnym nastavenim
expozi¢nich parametrt Ize samoziejmé efektivné snizit radiacni zatéz pacienta, jedna se
vSak o hodné komplexni problematiku a vSe je nutné posuzovat s ohledem na ostatni
parametry.

Nase postupna uprava vedla k signifikantné vyznamnému snizeni radia¢ni zatéze
oproti a to i mezi jednotlivymi optimalizovanymi protokoly. Primérna hodnota efektivni
davky byla postupné snizena az na uroven 1,3 mSy, coz Ize pfi srovnani s ostatnimi CT
vySetfenimi povazovat za velmi nizkou uroven, ktera je niz§i nez nekontrastni CT mozku
a odpovida napfiklad CT plic. Navic jisté existuje moznost dalSiho snizeni. Postup
komplexniho nastaveni skenu pouzity v optimalizovaném protokolu 3 zaroven vyzZzaduje
cilené vyskoleni radiologickych asistentl, nebo pfimou asistenci radiologa. Podafilo se
nam ale prokazat jeho proveditelnost v rutinnim provozu, i kdyZ zatim na relativné malém
vzorku pacientl. Pfi pouziti tohoto protokolu jsme nezaznamenali Zadny problém s

kvalitou vysetfeni.

limitace
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Cely prezentovany projekt ma samoziejmé nékteré limitace, které je tfeba zminit.
Problematické je zejména ovéreni obrazové kvality dat perfuznich vysetfeni. V na$i studii
byla posuzovana jen subjektivné bez kvantifikace. Na druhou stranu je nutné zminit, Ze
stejnym zpUsobem probiha hodnoceni v pribéhu rutinni diagnostiky ischemické CMP ve
FN Plzen, kdy také neprobiha absolutni kvantifikace perfuznich hodnot. Pokud by bylo v
budoucnosti zvazovano zafazeni objektivni kvantifikace penumbry a jadra ischemie, bylo
by nutné pfesné ovéfit prfesnost kvantifikace pfi pouziti zkracenych (optimalizovanych)
protokolt. DalSi limitace vyplyva z lokalizace testovaciho bolusu, ktery je provadén v
urovni horniho mediastina a neodpovida tedy presné intrakranialni cirkulaci. Nicméné
nase prace prokazala, Ze tyto cenné informace Ize jednoznacné k tomuto ucelu vyuzit. Z
hlediska samotného provedeni, musi cely proces analyzy testovaciho bolusu a kalkulace
pocCtu opakovani perfuznich skenl probihat okamzité v pribéhu diagnostiky, coz klade
vétSi naroky na praci radiologického asistenta a vyzaduje uzkou spolupraci s odpovédnym
radiologem. Z ¢asoveho hlediska nebyl prokazan problém s prodlouzenim celkové délky
vySetfeni. V pfipadé, ze perfuzni CT je provadéno na zaveér celého iktového protokolu, je

po provedeni perfuzniho CT kratky ¢asovy prostor pro takovou analyzu.
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9 Zaver

Vyznam dosaZenych vysledku je rozdélen podle jednotlivych a pfedem poloZenych
cilt. Hlavnim vystupem nasi prace bylo analyzovat intrakranialni cirkulaci a optimalizovat
protokol perfuzni CT mozku. Pfi spravném nacasovani perfuzniho skenovani a spravném
nastaveni expozi¢nich hodnot |ze vyznamné snizit radiani zatéz a zaroven snizit délku

vySetfeni.

1) Analyzovat standardné provadény protokol pro perfuzni CT mozku z hlediska

variability €asovych intervalt intrakranialni cirkulace

Podafilo se nam analyzovat intrakranialni cirkulaci pacientl pomoci zhodnoceni
kifivek syceni béhem perfuzniho CT. Vysledky ukazaly zna¢nou variabilitu v rychlosti
intrakranialni cirkulace: vzestup denzity v arteria cerebri media 5-18 s, maximalni denzita
v arteria cerebri media 15-48 s, maximalni denzita v sinus sagittalis superior 18—47 s,

denzita dale signifikantné neklesala v sinus sagittalis superior 29-50 s.

2) Analyzovat casové data z testovaciho bolusu kontrastni latky provadéného
standardné pro spravné €asovani CT angiografie mozkovych tepen a porovnat s

intrakranialnimi daty

Podafilo se nam téz analyzovat testovaci bolus a urcit rychlost cirkulace pacienta:
prumérna hodnota signifikantniho zvySeni denzity testovaciho bolusu byla 9,4 s (5-17 s),
prumérna hodnota maximalni denzity byla 14,7 s (9-26 s), primérna hodnota, kdy dale
denzita signifikantné neklesla, byla 21,5 (15—47s). Porovnali jsme primérné hodnoty

testovaciho bolusu s intrakranialni cirkulaci (tabulka 6) a ziskali vzajemny vztah.

3) Navrhnout optimalizaci perfuzniho CT protokolu s cilem snizit radia€ni zatéz a
zlepsit jeho spolehlivost s ohledem na riizné cirkulaéni poméry

Podle vzestupu kfivky testovaciho bolusu bylo na¢asovano zpozdéni perfuzniho
protokolu k zajisténi spravného pokryti kfivek syceni intrakranialné a redukci
redundantnich skenl. U optimalizovaného prokolu 2 a 3 byla snizena hodnota napéti na

70 kV. U optimalizovaného protokolu 3 byl podle Sife kfivky testovaciho bolusu vypocten
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optimalni pocet skenll s ohledem na intrakranialni cirkulaci. VSechny optimalizované

protokoly prokazaly vysokou spolehlivost.

4) Zhodnotit vliv upravy na radia€ni zatéz

U v8ech optimalizovanych protokoll byla dosazeno snizeni radiani zatéze oproti
pavodnimu protokolu. Nejvice byla davka redukovana u optimalizovaného protokolu €islo

3, kde se nam podairilo snizit primérnou radia¢ni zatéz na 1,3 mSv.

5) Zhodnotit diagnostickou kvalitu pro hodnoceni a celkovy pfinos

optimalizovanych protokolu

Kromé jednoho vySetfeni u optimalizovaného protokolu 2 byla vSechna ostatni
vySetfeni plné diagnosticka pro stanoveni diagnézy a rozhodnuti o nasledné terapii.
Zasadni pfinos optimalizovanych protokolU byl ve snizeni radiacni zatéze a pfizpusobeni
»=nNa miru® intrakranialni cirkulaci pacienta. Podafilo se nam prokazat spolehlivost vSech
protokolu v praxi. Momentalné je na nasem pracovisti rutinné vyuzivan optimalizovany
protokol 2, ktery prokazal vysokou spolehlivost k a zaroven klade mensSi naroky na
radiologické asistenty.

Obecné Ize konstatovat, ze nas dlouhodoby projekt optimalizace perfuzniho
protokolu prokazal, Ze radiaCni zatéz jiz neni zasadnim argumentem proti provadéni
perfuzniho CT v diagnostice CMP. Cilené nastaveni zaCatku i délky perfuzniho skenu
podle dat ziskanych z testovaciho bolusu je proveditelnou technikou a v ramci rutinni
diagnostiky a pfi spravném zaSkoleni je lze ponechat v pravomoci radiologického
asistenta. Tento zpusob zaroven zvySuje spolehlivost ziskani dostateénych dat pro

perfuzni analyzu.
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11 Zkratky

ACA - arteria cerebri anterior

ACI — arteria carotis interna

ACM - arteria cerebri media

ADMIRE — advanced modeled iterative reconstruction
ALARA - as low as reasonably achievable
ATCM — automatic tube current modulation
ATP — adenosin-tri-fosfataza

BF (CBF) — blood flow (cerebral blood flow)
BV (CBV) — blood volume (cerebral blood volume)
CMP — cévni mozkova pfihoda

CT — vypocetni tomografie

CTA — CT angiografie

CTDI - CT dose index

DE-CT — dual energy CT

DLP — dose length product

DWI — diffusion weighted images

ED - efektivni davka

EVT — endovaskularni terapie

FBP — filtered back projection

HU — Hounsfield unit

ICH — intracerebral hemorrhage

IVT — intravendzni trombolyza

MR — magneticka rezonance

MRA — MR angiografie

MT — mechanicka trombektomie

NCT — nekontrastni CT

SAFIRE — sinogram affirmed iterative reconstruction
SAK — subarachnoidalni krvaceni

SSDE - size-specific dose estimate

SSS - sinus sagittalis superior

SWI — susceptibility weighted images

TIA — transient ischaemic attack



TOF — time of flight
TTD — time to drain
TTP — time to peak
P — permeabilita
PCT — perfuzni CT

RIND — reversible ischaemic neurological deficit
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