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Sammanfattning

Antal datortomografiundersokningar har Okat under flera ar i Sverige tack vare tekniska
utvecklingar och okad tillganglighet pa sjukvard. Sodertélje sjukhus réntgenavdelningen ar i
behov av att byta ut en utdaterad datortomograf (eng: Computed tomography, CT) och
avdelningen for medicinsk teknik har foreslagit ett inkop av en CT med fotonrdknande-detektor.

Bilddata framstalldes genom en fantomstudie for att pavisa forhallandet mellan
straldosparametern CTDlvo och  kontrast-brus-férhallandet (CNR) hos CT-systemen:
SOMATOM Drive och NAEOTOM Alpha. Den genererade datan pavisade att det finns en
vasentlig skillnad i CNR-CTDlIyg-forhallandet mellan SOMATOM Drive och NAEOTOM
Alpha. Resultaten tydliggor att NAEOTOM Alpha kan producera bilder med betydligt mindre
brus vid lagre straldoser. Ett inkop av en fotonraknande detektor CT skulle kunna
rattfardigas  utifran bildkvalitéforbattringen som systemet kan erbjuda.

Nyckelord: Datortomografi (CT), Kontrast-brus-férhallandet (CNR), Straldos, Fotonraknande
detektor



Abstract

The number of computed tomography (CT) scans has increased during the past years in Sweden
due to technical advancements and increased availability of healthcare. The x-ray department at
Sodertélje hospital is in need of replacing an outdated computed tomography and the department
of clinical engineering has proposed a purchase of a photon-counting detector CT.

Image data was produced through a phantom study to demonstrate the relationship between the
parameter CTDIyo radiation dose and the contrast-to-noise ratio (CNR) of the CT systems:
SOMATOM Drive and NAEOTOM Alpha. The generated data demonstrated that there is a
substantial difference in the CNR-CTDlo relationship between SOMATOM Drive and
NAEOTOM Alpha. The results entail that NAEOTOM Alpha can produce images
with considerably less noise at lower radiation doses. The purchase of a photon-counting CT
could be justified by the improved image quality it can offer.

Keywords: Computed tomography (CT), Contrast-to-noise ratio (CNR), Radiation dose,
Photon-counting detector
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Forkortningar
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CTDI
DE
DICOM

DLP
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FOV

Gy
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IR

KS Huddinge
PCD-CT
ROI

Sv

Kontrast-brusforhallande (eng: Contrast-to-noise ratio)
Datortomografi, DT (eng: Computed tomography)
CT-dosindex, (eng: Computed Tomography Dose Index)
Dubbelenergi (eng: Dual energy)

Digital bild-, och kommunikationsfil inom medicin

(eng: Digital Imaging and Communications in Medicine)
Dos-Léangd-Produkt (eng: Dose-Length-Product)
Energi-integrerande detektor (eng: Energy integrating detector)
Filtrerad bakatprojektion (eng: Filtered back projection)

Field of view

Sl-enheten Gray

Hounsfield enhet (eng: Hounsfield unit)

Iterativ rekonstruktion

Karolinska Universitetssjukhuset i Huddinge

Fotonrdknande detektor CT (eng: Photon-counting detector CT)
Omrade av intresse (eng: Region of interest)
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1 Introduktion

Datortomografi (eng: Computed tomography, CT) ar en diagnostiskt bildgivande modalitet som
anvander sig av ett roterande roéntgenrdr och detektor for att producera tredimensionella
avbildningar av kroppen. Undersokningsutbudet hos CT-system ar brett vilket gor att
diagnostisering med hjélp av modaliteten & mycket vanligt. I USA utférs numer cirka 80
miljoner CT-undersokningar per ar i jamforelse med 3 miljoner ar 1980 (1). Denna 6kning
avspeglas i Sverige enligt uppgifter fran Stralsakerhetsmyndighetens (SSM) rapport om
radiologiska undersokningar i Sverige under 2018 (2). Trots den revolutionerande framgangen
och okade anvandningen, har CT-undersokningar flertalet nackdelar sasom straldoser och
bildkvalité (3).

Avbildningen med CT sker genom attenuering av joniserande rontgenfotoner i patienter (3). Pelc
(3) beskriver hur stralningens intensitet (mangd och styrka) som anvands genom undersokningen
spelar en avgorande roll for den resulterade bildkvalitén. Detektorn, som omvandlar
fotonenergin till bilddata, &r en av de viktigaste komponenterna i ett CT-system (4). Fysiska
begransningar i detektortekniken har medfort att genombrytande forbattringar av CT-system har
varit fa sedan 1980-talet (3). Innovationer pa senaste artiondet har lett till framgang i form av
fotonrdknande detektorer som kan implementeras i CT-system (4).

Antalet CT-undersokningar pa Sodertélje sjukhus har kat med 12 procent under 2022 jamfort
med samma tidsperiod ar 2021, se bilaga 1 (5). Okningen foljer trenden som bekraftas i SSM
rapporten 2020:14 (2): att antalet CT-undersokningar generellt 6kar i landet. Enligt avdelningen
for medicinsk teknik pa Sodertélje sjukhus &r réntgenavdelningen i behov av att byta ut en
utdaterad CT-apparat. Avdelningen for medicinsk teknik har lagt fram ett forslag om att kdpa in
en ny CT-apparat med en fotonrdknande detektor (eng: Photon-counting detector, PCD). Inkdpet
behover rattfardigas utifran hur den kan framja sjukvarden innan ett beslut om att inleda en
upphandling beslutas. Genom att jamféra samma CT-modell som Sddertélje sjukhus akuta CT-
apparat med PCD-CT:n pa Karolinska Universitetssjukhuset i Huddinge (KS Huddinge) kan
potentiella undersokningsskillnader uppmarksammas och ligga till grund for beslutet.

1.1 Mal

Malet med projektet var att undersoka om ett inkop av en PCD-CT till Sodertilje sjukhus
kunde rattfardigas. Detta genom att pdvisa ett hogre forhallande mellan bildkvalitésmattet
kontrast-brusforhillande och straldos hos PCD-CT:n jimfort med CT-modellen som
anvinds vid Sodertélje sjukhus for akuta undersokningar.






2 Bakgrund

Den tidigaste beskrivningen av ett CT-system dokumenterades ar 1917 men det drojde
ytterligare 54 ar innan en fungerande CT-apparat byggdes (6). Taubmann et al. (6) forklarar hur
avbildningen var mycket tidskravande nar tekniken var ny pa grund av den stora mangden data
som behdvde bearbetas. Detta medférde att rotationshastigheten var cirka fyra minuter per varv
men sjalva sammanstallningen av en tvadimensionell bild pa 80 x 80 pixlar med lag spatiell
upplosning tog flera timmar. (6, 7)

Sedan 1971 har utvecklingen av modalitetens hard-, och mjukvara lett till framsteg som har
utokat dess tillampbarhet och darmed anvéandning enormt genom aren (8). En rapport fran SSM
(2) faststaller att, under 2018, stod CT-undersokningar for en fjardedel av arets alla radiologiska
undersokningar i Sverige. Det framgar dven att mellan 2005 och 2018 skedde det en 130-
procentig Okning av antalet CT-undersokningar men endast en 40-procentig 6kning av
tillgangligheten av modaliteten (2). Dessa siffror leder till slutsatsen, som framgar i SSM
rapporten, att allt fler radiologiska undersokningar konverteras fran konventionell rontgen till
CT.

Den tekniska innovationen som har &gt rum under de senaste decennierna har gett upphov till
manga uppgraderingar av CT-system (1, 4). Moderna CT-system har bland annat dubbelenergi
lage samt spiral-, och multislice teknik som ger upphov till forbattrade undersokningar i form
av tids- och dosreducering samt bildkvalitésforbattringar (9, 10). Né&sta steg i CT-
utvecklingen &r implementationen av PCD:er. Siemens Healthineers ar forst ut med att lansera
en klinisk PCD-CT, samtidigt har manga storre CT-leverantorer sina forsta prototyper ute i
kliniker for forskning och utvardering (11, 12).

2.1 CT-detektorer

Detektorn i ett CT-system spelar en avgorande roll for bildkvalitén och regleringen av straldosen
(1). Forbattringar av CT-detektorer har darfor stor betydelse inom medicinsk teknik. Forskning
om fotonrédknande detektorer publicerades i bdrjan av 2000-talet och sedan dess har intresset
bara Okat (4). Innovationer inom detektordesign (material och teknik) har gett upphov till de
PCD:er som finns i de nyaste CT-system i kliniskt bruk idag (13).

Eftersom PCD:er fortfarande &r i utvecklingsstadiet bland manga leverantorer, har majoriteten
av befintliga kliniska CT-system minst en energi-integrerande detektor (EID) (4). Den storsta
skillnaden mellan energi-integrerande och fotonréknande detektorer & omvandlingsprocessen
av varje infallande rontgenfoton till en elektrisk signal (14). Persson et al. (14) beskriver att den
utméarkande tekniken bakom PCD:er tillater direkt omvandling av varje infallande rontgenfoton
till en elektrisk signal proportionell mot fotonenergin. 1 en EID finns dock flera steg i
omvandlingsprocessen: scintillatorer omvandlar rontgenfotoner till synligt ljus vars intensitet,
genom fotodioder, genererar en elektrisk signal proportionell mot den sammanlagda
fotonenergin som nar detektorelementet under en projektion (13). Extra steget i konverteringen
ger upphov till elektroniskt brus som inte gar att filtrera bort fran signalerna skapade av
lagenergiréntgenfotoner och darmed forsamrar bildkvalitén till en viss grad (8, 14). En annan
nackdel hos EID:er ar detektorkonstruktionen. Reflektiva skiljevaggar (septa) som finns mellan
scintillatorerna bildar omvandlingskammare som begransar den spatiella upplésningen genom
att definiera en minimal pixelstorlek som inte kan underskridas (15). En PCD bestar av ett
tjockt lager halvledarmaterial utan omvandlingskammare som avgor pixelstorlek (8, 15).
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Detektorns ovansida utgors av en katod och undersidan av pixelerade anoder (13). Flohr et al.
(13) beskriver att omvandlingsprocessen genererar laddningar som separeras i ett elektriskt félt
mellan katoden och anoden enligt figur 1. Nar laddningarna nar fram till anoden skapas
elektriska pulser proportionella mot den infallande fotonenergin (16). Pulserna kategoriseras
sedan utefter vilka troskelnivaer de har overskridit (13), se figur 2. Denna kategorisering
(energy bins) medfor att elektroniskt brus som uppstar pa grund av lagenergipulser
elimineras da de inte 6verskrider nagon tréskelniva enligt flera kéllor (4, 8, 13).

Inkommande
rontgenfotoner
, — Kollimatorblad
AV ()
e Katod
= ato
Elektroner O
L Halvledarmaterial R
‘ Hdégspanning
| ‘ <Y Pixelerade anoder

N
| | | |
Enskild signal fran varje
detekterad foton

Figur 1. Hlustration av hur en PCD fungerar. Detektorn raknar varje infallande foton och genererar en
signal som &r en proportionell mot dess energi.
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Figur 2. PCD-kategorisering av pulser (nedatpekande pilarna) genererade av infallande réntgenfotoner. |
denna figur presenteras ett exempel dar fem rontgenfotoner detekteras och delas upp i fyra
energikategorier (energy bins) som representeras av olika farger. Antalet pilar ovanfor varje pulshdjd
motsvarar antalet troskelnivaer som rontgenfotonen har éverskridit.

De tekniska principerna bakom en PCD har lett till forbattringar som Okar den
spatiella upplosningen och minskar brusnivan i CT-bilder (4, 8, 11, 13). Hur mycket det
paverkar den generella bildkvalitén ar omstridd vilket gor det angeléaget att utvérdera.



2.2 Bildkvalité

Inom medicinsk avbildning &r tillracklig god bildkvalité av storsta vikt for att sékerstélla att
undersokningen kan ligga till grund for en tillférlitlig diagnos och/eller prognos (13, 17).
Beroende pa modalitet och klinisk applikation finns olika kvantitativa kvalitésmatt att ta
hansyn till. Nagra av dessa ar kontrast, spatiell upplosning, temporal upplésning, brus,
artefakter och distorsion (17).

Forhallandet mellan kontrast och brus (CNR)

Kontrasten i en CT-bild ar vasentlig for klinisk granskning da olika vavnader kan skiljas at
utifran skillnader i deras graskalevarden, som mats i Hounsfield units (HU) (18). Forhallandet
mellan kontrast och brus (eng: Contrast-to-noise ratio, CNR) &r ett vanligt satt att méata
bildkvalité (16), se figur 3. Brus forekommer i alla CT-bilder och forsdamrar bildkvalitén
till olika grad, darfor & CNR ett kvalitésmatt pd kontrastupplosningen i en bild (16). CNR
mats genom att forst berdkna HU-skillnaden mellan en védvnad och dess omgivning for att
sedan divideras med bildbruset (ekvation 1). Kvalitésmattet kan forbattras genom att oka
straldosen och/eller genom att framhava kroppsstrukturer med andra medel (18). Ett vanligt
sétt att 0ka kontrastupplosningen i CT-bilder ar genom att administrera jodkontrastmedel (1).
Alla patienter tal dock inte jodkontrastmedel i samma utstrackning av olika anledningar (19).

HUobjekt - HUbakgrund _ HUobjekt - HUbakgrund

Brus ) )
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Ekvation 1 visar CNR-berdkning dar HU betecknar medelvardet av Hounsfield units fér ROI-
placeringarna i, och utanfor objektet och S betecknar standardavvikelsen for bada dessa ROI.
ROI &r en forkortning for region of interest.
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Figur 3. CNR-beskrivning, figuren visar ett tvarsnitt (6ver lagkontrastobjekt) fran en snittbild
fran fantomstudien. De tva sniiva dipparna representerar luftspalter i bilden. Férkortningen
Std star for standardavvikelsen medan forkortningen Avg star for genomsnittlig.




Iterativ rekonstruktion

Rekonstruktionen av en CT-snitthild fran radata kraver bearbetning genom en
bildsammanstéliningsalgoritm (7). Redan under CT-teknikens tidiga fas fanns algoritmer for
iterativ rekonstruktion (IR) men datakraften som kravdes for att utféra sadana komplexa
algoritmer rackte inte till pa 1970-talet (7,20). Willemink och Noél (7) beskriver hur filtrerad
bakatprojektion (FBP), en enklare analytisk rekonstruktionsalgoritm, kunde ersétta IR i CT-
system fram till 2009. FBP genererar snitthilder genom att applicera ett hogpassfilter pa
bakatprojektionen av sinogramdata (7). Den prevalenta férekomsten av brus medfor att FBP inte
ar en adekvat rekonstruktionsteknik da den forstarker bruset i filtreringsprocessen (21). Iterativa
rekonstruktionsalgoritmer implementerades i CT-system for forsta gangen i 2009 till foljd av
utvecklingen av effektiv dataprocesseringsverktyg (7, 20). IR skiljer sig fran FBP genom att
dess rekonstruktionsteknik &r repetitiv och mer komplex. Snittbilder genereras genom
upprepade cykler dar sinogram bakatprojiceras till bilder som brusreduceras genom en statistisk
modell som sedan framatprojiceras for att simulera ett sinogram som kan jamforas med det
ursprungliga sinogrammet (7). Geyer et al. (20) uppméarksammar att IR bidrar till en avsevard
brusreducering utan en straldosokning vilket framfors i figur 4.

Bade IR- och FBP-algoritmerna skiljer sig nagot mellan olika CT-tillverkare men utgar ifran
samma princip: att aterskapa en korrekt avbildning genom bearbetning av inhamtad data (20).
IR-parametern dr vanligtvis fOrinstdlld pd en viss “styrka” men kan dndras manuellt av CT-
anvéandaren under rekonstruktionsstadiet av undersokningen (20). Om styrkan andras till noll
utfors bildrekonstruktionen endast med FBP. Geyer et al. (20) forklarar att namnen pa IR
algoritmerna varierar mellan CT-system da de ar baserade pa olika algoritmmodeller.

(S Pl

Figur 4. Tva olika snittbilder av samma fantom med samma straldos. Bild (a) har enbart rekonstruerats
med FBP och har ddrmed mer brus &n bild (b) som har rekonstruerats med IR.

2.3 Dosimetri

Linear no-threshold (LNT) modellen beskriver forhallandet mellan exponering for joniserande
stralning och risken for dess skadliga effekter. Modellen framhaller att all exponering medfor
risk i nagon grad for skadliga molekylara forandringar t.ex. cancerutveckling (22). En CT-
undersokning medfor relativt hog exponering for joniserande stralning vilket, enligt LNT-
modellen, innebdr att risken for skadliga effekter 6kar enligt Dendy och Heaton (22).



Utvecklingen av CT-tekniken genom aren har medfort att straldoserna per enskild undersokning
har minskat men trots detta har den kollektiva straldosen 6kat i Sverige mellan 2005 och 2018
(2). Stralsakerhetsmyndigheten (SSM) (2) drar paralleller mellan detta och den 6kande
anvandningen av CT.

Straldos &r ett matt pa hur mycket stralningsenergi per massenhet som tas upp av det objekt som
bestralas (18, 22). Straldosen kan reduceras manuellt, dock kan denna typ av reducering orsaka
andra problem, exempelvis i form av 6kat bildbrus eller artefakter i de framtagna bilderna (8).

Det finns flera termer som anvénds for att beskriva straldos. En storhet som anvands inom
dosimetri &r absorberad dos, det ar ett matt pa deponerad energi per massa (22). Den absorberade
dosen anges i enheten Gray (1 Gy = 1 J/kg) (22). Eftersom absorberad dos inte ger nagon
riskuppskattning for stralningsinducerad cancer sa anvands ett annat dosbegrepp inom
diagnostisk rontgen: effektiv dos (18). Den effektiva dosen beraknas fran den absorberade dosen
och viktas med hansyn till de olika organens stralkéanslighet enligt Dendy och Heaton (22). Detta
medfor att storheten kan anvandas vid riskbedémningar och -jamforelser vid bestralning av flera
organ. Enheten for effektiv dos &r Sievert (Sv) (18).

En vanlig term som anvands inom CT-tekniken &r CT-dosindex (CTDI) som motsvarar den
genomsnittliga absorberade dosen i ett snitt och méts i mGy (23). Den genomsnittliga straldosen
som ett objekt utsatts for kallas i stallet CTDIvor och berdknas i mGy (24). CTDIlvo anvénds for
att berdkna dos-langd produkten, DLP, vilket definieras som produkten av CTDlyo -vérdet och
den bestralade langden av patienten (22). DLP presenteras i milliGraycentimeter (mGy*cm) och
ar ett matt pa den totala straldosen som patienten har blivit utsatt for (18).

2.4 Relevanta undersokningsparametrar

Protokoll i CT-systemen som férekommer i Kkliniska verksamheter har forinstallda
undersokningsparametrar som utgér grunden for den fullstandiga bildrekonstruktionen. Nagra
av dessa ar convolution kernel (filter), fonster, IR-styrka, pitch samt snittjocklek och inkrement
(18, 22). En convolution kernel kan beskrivas som ett filter som appliceras
under bildrekonstruktionen i syfte att forstarka eller dampa specifika egenskaper (20). Val
av filter anpassas efter undersékningsomrade och avgor hur skarp eller slat den genererade
bilden blir (25). Fonsterbredden (window width) anger storleken och placeringen (window
level) av HU-intervallet (22). Det & en manipulation av bildens graskaleniva i syfte att
framhéva avbildade strukturer (22). Pitch anger forhallandet mellan forflyttningen av britsen
per rotation dividerat med totala kollimeringen (se figur 5) (26). Forhallandet paverkar
bildkvalitén i CT-bilder (17).

Snittjocklek och inkrement ar tva parametrar som oftast behandlas som en. Snittjockleken kan
beskrivas pa tva olika vis. Den rekonstruerade snittjockleken &r den tjocklek pa den
rekonstruerade bilden. En Okad snittjocklek ger en minskad spatiell upplésning och bildbrus
(17, 22). Inkrementet avgor hur snitten forhaller sig till varandra, om de ska 6verlappa
varandra, om mellanrum skall finnas eller om snitten skall fortlopa utan varken
mellanrum eller 6verlappning (22). Se figur 6 for illustration av begreppet inkrementet.



Snittjocklek: 2 mm

Inkrement: 2 mm Inkrement: 1 mm = Inkrement: 4 mm
:‘ ”"I |’4 ) | ““t 1 Kontinuerlig 50% Overlappande  100% Mellanrum

Pitch 1.0 Pitch 2.0

Figur 5. Illustration av begreppet Pitch. Figur 6. lllustration av forhallandet mellan
snittjocklek och inkrement.

2.5 Introduktion av de berdrda CT-apparaterna

Sedan Siemens forsta lansering av ett CT-system ar 1975 har den tekniska utvecklingen gatt
framat. Dagens hogpresterande system dr snabbare och erbjuder en forbattrad bildkvalité (3).
Nedan foljer en kortfattad 6versikt av funktion och prestanda hos de berérda CT-apparaterna.

Den akuta CT-apparaten pa Sodertélje sjukhus ar en DS-EID-CT (eng: Dual-source-EID-CT)
av modellen SOMATOM Drive. Apparaten har tva rontgenror-detektor par vilket innebar att
den kan tillimpa dubbelenergi (DE), det vill siga att tva olika energispektrum av
rontgenfotoner anvéands samtidigt under en undersékning (27). DE-CT mdjliggor
anvandning inom flera omraden genom anskaffningen av matningar motsvarande olika
rontgenspektra (1). Detta fenomen ar forstarkt i DS-PCD-CT:n pa KS Huddinge,
NAEOTOM Alpha, da den mojliggér multi-energiavbildning fran ett rontgenror-detektor par
(12).

Forutom detektorskillnader mellan CT-apparaterna finns &ven olikheter mellan deras
tekniska specifikationer (se tabell 1) och deras bildrekonstruktionstekniker. Relevant for detta
projekt &r att CT-systemen anvander olika IR-algoritmer och convolution kernels.
SOMATOM Drive anvander en IR-algoritm som heter ADMIRE (Advanced modeled iterative
reconstruction) och NAEOTOM Alpha en som heter QIR (Quantum Iterative
Reconstruction). ADMIRE har tre styrkenivaer och QIR har fyra.

Tekniska specifikationer

CT-system Spatigll _ Temporgl Max. o _
upplésning  |upplésning |undersokningshastighet
SOMATOM Drive ]0.3 mm 75 ms 458 mm/s
NAEOTOM Alpha ]0.11 mm 66 ms 737 mm/s

Tabell 1. Skillnader mellan CT-apparaternas tekniska specifikationer.
Information hamtat fran (28) och (29).



3 Metod

En fantomstudie utférdes pa KS Huddinge rontgenavdelning. Avdelningen for sjukhusfysik
bistod projektet med fantomet som anvéndes for métningarna. Av praktiska skél utfordes
samtliga matningar pa KS Huddinge da en SOMATOM Drive av samma modell som fanns pa
Sodertalje sjukhus fanns i bruk pa KS Huddinges réntgenavdelning.

3.1 Fantombeskrivning

Val av fantom baserades pa kriterierna som behovde uppfyllas for att kunna méata parametrarna
som ingick i projektets mal. Det bestamdes, i samrad med handledarna, att ett CCT189 MITA
IQ LC fantom som finns i figur 7 och 8 (The Phantom Laboratory, New York, USA) var
andamalsenligt. Det ar ett specialdesignat fantom avsedd for bildkvalitéutvarderingar som ror
kontrastmétningar (30). Fantomet innehaller solida lagkontrastobjekt med olika HU-vérden
enligt figur 9. Fantomet forsags med ett fettholje (Okand tillverkare) for att efterlikna en buk,
detta eftersom matningarna utférdes med grundparametrar avsedda for undersdkning av buk (se
figur 8).

A N

‘(———F: LK15.14

N\ 4
\) V4
2] 15mm7\\~:\\\ p74
5HU Contrast "= | = 0 10mm

9 Tmm 3 HU Contrast

- LK15.3 ¢ 15mm
Figur 7. Hur ett CCT189 Figur 8. Fantomplaceringen Figur 9. Fantombeskrivning
MITA IQ LC fantom ser ut med fetthdlje pa CT-britsen. med utsedda namn for
utan fettholje. Publicerad med lagkontrast-objekten enligt
tillstdnd av The Phantom LK][diameter].[HU kontrast].
Laboratory (30). Publicerad med tillstand av The

Phantom Laboratory (30).

3.2 Datainsamling

Studien utfordes pa rontgenavdelningen pa KS Huddinge. Ett matningsprotokoll utformades
tillsammans med handledarna i syfte att utfora matningarna med sa lika parameterval som
mojligt for de bada CT-systemen, se tabell 2. Ett kliniskt singelenergiprotokoll med samma
rontgenspektrum tillampades vid bada méatningarna. Parametrarna som holls konstanta hos
samtliga métningar var:

Snittjocklek /

Pitch |Convolution kernel .
inkrement [mm]

FOV [mm] |FOnster

SOMATOM Drive: Br38
NAEOTOM Alpha: Br36 och Br40

Tabell 2. Parameterval som ingick i matningsprotokollet

0.6 5.0/25 350 Abdomen

Likadana matningarna utfordes pa tva CT-system: NAEOTOM Alpha VA40A och SOMATOM
Drive VB20 (Siemens Healthineers, Erlangen, Tyskland). Initialt sakerstalldes det att CT-
apparaterna hade luftkalibrerats inom av tillverkarens angivna tidsram. Fantomet med det
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omkringslutande fetthéljet placerades sedan pa CT-apparatens brits, cirka 15 cm fran britsens
kortsida mot gantryt. Darefter justerades dess position med hjélp av referenslinjer, genererade av
en laser (integrerad i CT-apparaten), for att sakerstélla att fantomet lag centrerat bade vertikalt
och horisontellt pa britsen.

Dérefter genomfordes datainsamlingen. CT-systemens inbyggda, Siemens Healthineers egna,
bukprotokoll utgjorde underlaget for undersokningarna. En Oversiktsbild togs per
matningstillfalle for att planera positioneringen av undersokningsomradet, se figur 10. Omradet
centrerades med god marginal dver mitten av fantomet dar lagkontrastobjekten befann sig.
Parametrarna fran matningsprotokollet skrevs darefter in i CT-systemet.

Figur 10. Oversiktsbild tagen ovanifrén for undersokningsplanering (gron rektangel).

Tre kérningar per CT-system utfordes med tre olika forutbestamda straldoser. De forutbestamda
straldoserna erhélls genom att &ndra pa den effektiva rorstrommen tills CTDIyor erhéll de 6nskade
vardena: 5, 10 respektive 20 mGy. Varje koérning erholl dessutom flera rekonstruktioner: en FBP
per korning samt olika styrkor pa den iterativa rekonstruktionen, tre ADMIRE
styrkor (SOMATOM Drive) och fyra QIR styrkor (NAEOTOM Alpha) (figur 11).

CT-system Undersokningar Rekonstruktioner
CTDIvol [mGy] FBP . IR-styrkorna IR-namnen

5 |FBP|E|1|3|5|

SOMATOM Drive 10 lFBP| < [1[3]5] — ADMIRE
20 |FBP|§|1|3|5|
5 |FBP|§|1|2|3|4|

NAEOTOM Alpha 10 |FBP| [1]2]3]4] L QIR
20 |FBP|E|1|2|3|4|

Figur 11. Representation 6ver datainsamlingsstruktur. ADMIRE-styrkorna representeras av siffrorna
1,3 och 5 medan QIR-styrkorna av siffrorna 1-4.
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Efter att unders6kningarna var genomforda utfordes bildrekonstruktioner motsvarade 12 och 15
stycken for SOMATOM Drive respektive NAEOTOM Alpha. Detta medforde att all rddata
omvandlades till DICOM-filer som sedan skickades till sjukhusfysikernas server. DICOM-
filerna overfordes sedan genom ett USB-minne till datorn dar CNR-berdkningarna utfordes.
Varje rekonstruktion resulterade 1 20-50 stycken DICOM-filer beroende pa
undersokningsomradets storlek, som bestdmdes i1 planeringsfasen.

3.3 Bildanalys

MicroDicom viewer 1280 2022.1 (MicroDicom Ltd, Sofia, Bulgarien) anvindes for inldsning
av DICOM-filerna i syfte att lokalisera snittpositionerna pd DICOM-filerna som inneholl
lagkontrastobjekten. I dessa snitt avldstes dven koordinaterna for centrum av lagkontrastobjektet
LK15.14 som finns i figur 9.

I Matlab 9.12.0 R2022a (The Mathworks Inc., Massachusetts, USA) skrevs ett program
(bilaga 3) som innehdll tva snarlika funktioner for bearbetning av filerna frén de tva
CT-systemen. Funktionerna ldste in alla DICOM-filer frdn den CT-specifika mappen och utforde
CNR-berdkningar pa filerna som erhdll den utvalda snittpositionen. Berdkningarna foljde
ekvation 1 och utgick dérfor ifrdn data fran tva stycken ROI (eng: region of interest) av samma
storlek (radie: 10 pixlar). Storleken bestimdes utifrdn arean av LK15.14. En ROI placerades 1
centrum av LK15.14 och den andra i centrum av fantomet, se figur 12. CNR-virdena matades
in 1 2D-matriser som sedan kunde plottas i1 forhallande till CTDIyo-virdet fran
ursprungsundersokningen. Programmet som anvéndes presenteras i bilaga 3.

CNR-virdena berdknades med ekvation 1:
CNR = (HUobjekt - HUbakgrund)/ \/((Szobjekt + Szbakgrund)/ 2) (1)

dir HUbplacering dr medelvdrdet av signalattenueringen métt 1 HU och Splacering ar
standardavvikelsen av signalattenueringen métt 1 HU for vardera ROI-placering.
Objektplaceringen refererar till ROI:n i centrum av LK 15.14 och bakgrundplaceringen till ROI:n
i centrum av fantomet enligt figur 12.

Figur 12. Fortydligande av ROI-placeringen (blaa markeringar) pa en snittbild av fantomet med
fettholjet. Den roda rutan i bildens 6vre hogra horn representerar hur samma omrade ser ut fére ROI-
placeringen. Bakgrunds-ROI placerad till vinster om ROI placerad i centrum av ldgkontrastobjektet
LK15.14.
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4 Resultat

CNR-CTDIyo forhallandet presenteras i figur 13 for SOMATOM Drive och figurerna 14 och 15
for NAEOTOM Alpha. I figurerna 13, 14 och 15 kan en CNR-6kning observeras mellan stigande
CTDlyoi-varden for FBP och varje IR-styrka: ADMIRE och QIR. Jdmforelsen mellan
modaliteterna ar konstruerad av CNR-forhallandet i relation till CTDIyo for de enskilda CT-
systemen (figur 13, 14 och 15) vilka i sin tur harleds fran tabellerna i bilaga 2. En jamforelse

av

métdatan visar att for NAEOTOM Alpha d CNR-védrdena generellt hogre &n for

motsvarande matningar hos SOMATOM Dirive, se figur 16.

451

CNR-CTDI forhallande - SOMATOM Drive Br38

—&—FBP

—%— ADMIRE 1
ADMIRE 3

—+&— ADMIRE 5

5 10 15 20

CTDlvol [mGy]

Figur 13. De fyra kurvorna representerar CNR-CTDlI forhallandet for FBP och de tre ADMIRE-
stykorna for SOMATOM Drive.

. CNR-CTDI férhallande - NAEOTOM Alpha Br36 5 CNR-CTDI férhallande - NAEOTOM Alpha Br40
—o— FBP —o— FBP
—%— QIR 1 —%— QIR 1
5 QR 2 45 QR 2

CNR

—&—QIR3 —&—QIR3
QR4 QR4

254
2

5 10 15 20 5 10 15 20
CTDlvol [mGy] CTDlvol [mGy]

Figur 14. De fem kurvorna representerar CNR- Figur 15. De fem kurvorna representerar CNR-
CTDlyo forhallandet for FBP och de fyra QIR- CTDlyo forhallandet for FBP och de fyra QIR-
stykorna for NAEOTOM Alpha med en Br36 stykorna for NAEOTOM Alpha med en Br40
filtrering (convolution kernel). filtrering (convolution kernel).
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En jamforelse mellan de hogsta IR-styrkorna hos bdda CT-systemen resulterar i 9—17 procent
hogre CNR-vérden for NAEOTOM Alpha én for SOMATOM Drive. Vid den ldgsta strdldosen
(5 mGy) kan NAEOTOM Alpha med IR-styrkan QIR 4 och convolution kernel Br36 uppna ett
CNR-varde pa 3.23. SOMATOM Drive dverstiger inte detta CNR-vérde forran den nast hogsta
straldosen, 10 mGy, och IR-styrkan, ADMIRE 5, tillampas (figur 16).

| figur 16 presenteras dven skillnaderna mellan FBP for bada CT-systemen. CNR-vérdena

for FBP hos NAEOTOM Alpha &ar approximativt 14 procent storre an CNR-vdrdena som
kan astadkommas med FBP hos SOMATOM Drive.

CNR-CTDI férhallande - Rekonstruktionsjamférelse

—*—FBP Br38

4.5 |—©— FBPBr36 Br40
ADMIRE 5 Br38

—%— QIR 4 Br36 Brd0

25+
26

5 16 1‘5 é()

CTDIvol [mGy]
Figur 16. Rekonstruktionsjamforelse mellan CNR-CTDIly, forhallandena for bada CT-systemen.
Kurvorna for NAEOTOM Alpha ar berdknade utifran medelvérde for convolution kernel: Br36 och Br40.
Jamforelserna bestar av bade FBP och hogsta motsvarande IR-styrkorna for bada respektive CT-system.
NAEOTOM Alphas kurvor ar lila med asterix for QIR 4 och rod med cirkel for FBP. SOMATOM Drive
kurvorna ar gul med kvadrat for ADMIRE 5 och bla med kryss for FBP.
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5 Diskussion

| denna del diskuteras studiens resultat och tillvagagangssatt. Metodens styrkor och svagheter
lyfts fram och utvarderas genom att bland annat diskutera misstag och felkallor. Resultaten
analyseras utifran deras relevans for projektets andamal.

5.1 Metoddiskussion

Grovt sett kan vi inte identifiera betydande forbattringar for genomférandet av
undersokningarna. Matningarna utfordes inte pa CT-apparaten (GE Discovery CT750HD) som
behdver bytas ut da den har varit i bruk pa Sodertélje sjukhus i 10 ar (inkdptes 2012) och anvéands
inte i samma omfattning som den akuta CT-apparaten (SOMATOM Drive). For en mer réttvis
jamforelse valdes SOMATOM Drive i stillet dd den utgjorde en godtycklig referens i
forhallande till NAEOTOM Alpha. Brister vi emellertid erfar i projektet ar bland annat att de
olika Siemens CT-systemen har olika parameterinstédliningar for IR och filtreringen
(convolution kernel), vilket ledde till att en kompromiss behdvde inforas.

IR-styrkorna som tillampades under métningarna avspeglade det fullstdndiga utbudet hos
tillverkarmodellen pa CT-systemen. De var olika till antal och baserade pa olika algoritmer. Ett
officiellt underlag for jamforelse av dessa saknas men utifran erhallna resultat for CNR-
CTDlvo forhallandena for bada CT-systemen kan IR-styrkorna jamforas enligt tabellen i bilaga
5. En mer réattvis jamforelse mellan de hogsta motsvarande IR-styrkorna (ADMIRE 5 och QIR
3) resulterar i en maximal 6kning pa tva procent hogre CNR for NAEOTOM Alpha an for
SOMATOM Drive.

Convolution kernel, filter, & en annan parameter som skildes at mellan méatningarna pa CT-
systemen. Anledningen till detta ar att likadana parameterval inte fanns tillgangliga. Vi beslutade
tillsammans med handledarna att utféra tva matningar pA NAEOTOM Alpha med angransande
filter (Br36 och Br40) till den som valdes vid matningen pA SOMATOM Drive (Br38). Detta
medforde att resultaten for NAEOTOM Alpha méatningarna presenteras i form av tva figurer
for att framstalla en s& korrekt jamforelse som mojligt (figur 14 och 15).

Det ar namnvart att pdpeka att matningarna utfordes utifran Siemens Healthineers
fabriksprotokoll for buk pa bada CT-system i syfte att efterstrava grundlaggande jamlikhet
mellan apparaterna under matningarna. Dessa protokoll anvands dock inte i den dagliga
verksamheten for patientundersokningar. For dessa finns optimerade protokoll framtagna av
systemansvariga pa avdelningen. Dessa framtagna protokoll & mer anpassade -efter
radiologernas diagnostiska standard vilket kan skiljas at mellan olika verksamheter. Méatningarna
hade mojligtvis givit annorlunda resultat om matningarna hade utforts utifran de
verksamhetsspecifika bukprotokollen.

5.2 Resultatdiskussion

Den genererade datan pavisar att det finns en vasentlig skillnad i CNR-CTDIvo forhallandet
mellan SOMATOM Drive (figur 13) och NAEOTOM Alpha (figur 14 och 15) vilket
framgar i figur 16. Resultaten tydliggér att NAEOTOM Alpha kan producera bilder med
betydligt mindre brus vid lagre straldoser vilket tyder pa att CT-utvecklingen har tagit
ett stort kliv i ratt riktning.
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Denna studie ar avgransad till att endast ta upp bildkvalitéaspekten kontrast-brus-férhallandet.
Givet i avsnittet 2.2 finns andra bildkvalitéaspekter att ta i beaktande i syfte att ta fram en
fullstdindig jamforelse av bildkvalitén mellan modaliteterna. Tillsammans med redan
verifierade fordelar hos PCD-CT:n som t.ex. hdgre temporal- och spatiell upplésning (11)
innebdr de uppmatta CNR-vérdena (figur 14 och 15) att CT-systemet NAEOTOM Alpha ar
maérkbart béttre i flera avseenden. Resultaten ar koherent med aktuell forskning inom CT-
utvecklingen (4, 8, 11, 13, 15, 16) som pastar att fotonrdknande detektorer har
overlagsna egenskaper i forhallande till energi-integrerande detektorer. Willemink et
al. (8) forutspar att de brusreducerande egenskaperna hos PCD-CT-system har formagan
att sanka straldosnivaerna med 30-60 procent i jamforelse med EID-CT-system. Vad det
skulle innebdra vid en eventuell implementation av en PCD-CT pa Sodertilje sjukhus
rontgenavdelning och just hur véagande studiens resultat dr kan diskuteras utifran olika
perspektiv.

Att rattfardiga ett inkop endast utifran bildkvalitésmatningar ar enkelsparigt och nagot naivt da
den ekonomiska aspekten naturligtvis vager tungt i alla inkdpsbeslut. En beddmning gjordes
dock att sadana uppgifter riskerade att utdka projektets omfattning bortom det relevanta
amnesomradet for studien. Forskning géllande en utvérdering av kostnadsnyttan (cost-benefit
analysis) med att byta ut en EID-CT mot en PCD-CT patraffades inte under litteratursokningen
for att 1agga grunden for den ekonomiska motiveringen. Daremot kan ett inkép av en PCD-CT
motiveras genom att klargora hur vésentliga skillnaderna ar mellan bada CT-systemen utifran
erhallna resultat i projektet.

Vardebaserad radiologi ar ett koncept som analyserar vilken nytta rontgentjanster tillfor
individen och samhallet (31). En aspekt som inkluderar ett samhélleligt men &ven ett
ekonomiskt och etiskt perspektiv ar risken att framkalla strdlningsinducerade cancerfall
kontra riskerna av de tillstinden som motiverar att CT-undersokningen utférs. Nyttan av
undersdkningen ska alltid uppvéga den potentiella skadan som den annars kan medfora (32)
Sodickson et al. (33) havdar att en kumulativ exponering av rontgenstralning stegvis okar
cancerrisken. En grupp som potentiellt 16per en hogre risk for stralningsinducerade
cancerformer & de som aterkommande genomgar CT-undersokningar (33). Enligt siffror
fran ICRP (International Commission on Radiological Protection) Okar risken for
stralinducerad dédlig cancer med fem procent per sievert for en normalpopulation (34).

Forutsattningsvis att en viss standard kravs i forhallandet mellan kontrast och brus kraver CT-
systemet SOMATOM Drive en hogre straldos i jamforelse med NAEOTOM Alpha. For att
SOMATOM Drive skall prestera pa samma CNR-niva kravs att straldosen (CTDIvol) 6kas med
cirka fem mGy, vilket kan faststéllas i bilaga 4. | samma bilaga berdknas den effektiva dosen
som vidare anvandes for att utvardera risken for stralinducerad letal (dodlig) cancer.
De framtagna vardena visar att NAEOTOM Alpha skulle kunna forhindra cirka 80
fall av stralinducerad letal cancer i Sverige per ar i forhallande till SOMATOM Drive.
Siffrorna grundar sig i vart utformade bukprotokoll som teoretiskt representerar
en vanlig bukundersékning for en genomsnittspatient. De hypotetiska omstédndigheterna
utgdrs av grova antaganden som vi har gjort ifall alla CT bukundersdkningar i Sverige
skulle utféras pa NAEOTOM Alpha respektive SOMATOM Drive. Exemplets resultat som

presenteras i bilaga 4 uppvisar att risken for letal stralinducerad cancer minskas med en
tredjedel i det illustrerade fallet med de specifika parameterinstallningar (convolution ker-
nel och fantom) som presenteras i denna studie.
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Under COVID-19 pandemin dkades efterfragan pa CT-undersokningar dramatiskt internationellt
(35). Detta for att diagnostisering och uppféljning av sjukdomen genomfors ofta genom en eller
flera CT-undersokningar (36). Detta medférde att CT-produktionen 6kade pa Sodertélje sjukhus
rontgenavdelning (5). Effekten av den 6kade arbetsbelastningen yttrade sig under hosten-vintern
2021 da avdelningen drabbades av personalflykt till foljd av bland annat daliga
arbetsforhallanden orsakade av stress (37). Det ar viktigt att bibehalla kompetent personal for att
sakra att sjukvarden bevarar en hog kvalité (38). Utbytet av det utdaterade CT-systemet mot en
PCD-CT skulle vara férmanligt i flera avseenden. Utover battre bildkvalité och potentiellt lagre
straldoser skulle inkop av en PCD-CT kunna &ven locka personal att stanna kvar.
Rontgenavdelningen skulle ha mojligheten till att erbjuda kompetensutveckling genom arbete
med hogteknologiska system som annu inte finns inom den privata sektorn.
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6 Slutsats

Vi kan konstatera att likvardiga undersokningar med lagre straldoser kan utféras pa PCD-CT-
modellen NAEOTOM Alpha jamfért med EID-CT-modellen SOMATOM Drive som anvands
pa Sodertalje sjukhus. Kopet kan anses rattfardigat da likvardiga undersokningar med lagre
straldoser kan utféras pa NAEOTOM Alpha jamfort med EID-CT modellen som anvéands
pa Sodertélje sjukhus: SOMATOM Drive.
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Bilaga 1: Utdrag fran mejlkonversation

| nedanstaende utdrag ur mejlkonversationen med Amina Duhera ses
produktionsstatistik fran Sédertalje Sjukhus. Forkortningen DT i 6versta
tabellen i bada figurerna refererar till datortomografi och ar detsamma som
CT.

Produktion ack apr
2022
o0 2021
686 691
600 570 593 mggvlarm-buk
Rorelseorgan
Ultraljud
400 Urogenitalorgan
Total
200
0 ! )
jan feb mar apr Manad
Fakturerad produktion ack apr Produktion ack apr
2022
500 2021

428 i
405 i -41
400 |
330 6/
Gynekolog 5 3 2
300 Kirurgi 179 164 15
Medicin 150 173 -23
200 Ortopedi 103 73 30
Ovriga 1589 1413 176

_--

Produktion ack apr

Produktion ack apr

US grupp 2022 2021
Demo och gra. 252 192
2022 Wor 10946 9507
7704 Endoskopi 48
8000 Hals och brost... 1235 1032
6715 77 Mag-tarm-buk 186 165
521 ° M 2670 2549
6000 Ovriga 0 3
Rorelsecrgan 10 097
Ultraljud 2040
4000 Urogenitalorgan 53 55
Total 27 5271 24191
! 2000
0 .
] jan feb mar apr Manad
Fakturerad produktion ack apr Produktion ac';;zpzr =
222 9261
2021 250
8000

7321

6151 6349 6308
5000 Geriatrik 594 602 K
Gynekolog 47 46 1
Kirurgi 1633 1552 81
4000 Medicin 1939 1842 97
Ortopedi 1167 958 209
Ovriga 12070 10678 1392
2000 RTG 5 26 -
Urologi 236 218 18
Total 27521 2419 3336

Med vanliga halsningar

Amina Duhera
Verksamhetsutvecklare/Systemférvaltare RIS/PACS
VO Rontgen






Bilaga 2: Matresultat

I nedanstaende tabeller presenteras matdata som utgor grunden for graferna i figur 13, 14 och
15 i avsnitt 4: Resultat. CNR-vardena erhélls genom Matlabkoden i bilaga 3.

CTDIvol Rekonstruktionstyp
[mGy] | FBP ADMIRE1 ADMIRE3 ADMIRES
5 1,35 1,44 1,77 2,55
10 1,78 1,83 2,25 3,18
20 2,43 2,50 3,15 4,46

Tabell 1. SOMATOM Drive med convolution kernel Br38

CTDIvol Rekonstruktionstyp

[mGy] FBP QR1 QR 2 QR 3 QR 4
5 2,00 2,27 2,48 2,78 3,24
10 2,25 2,64 2,97 3,40 4,04
20 3,13 3,64 4,02 4,54 5,30

Tabell 2. NAEOTOM Alpha med convolution kernel Br36

CTDIvol Rekonstruktionstyp

[mGy] FBP QR1 QIR 2 QIR 3 QIR 4
5 1,75 1,99 2,12 2,43 2,87
10 1,88 2,26 2,57 2,98 3,61
20 2,48 2,96 3,32 3,81 4,50

Tabell 3. NAEOTOM Alpha med convolution kernel Br40






Bilaga 3: Matlabkod
Contents

= SOMATOM Dirive - Placering av ROl och berékning av CNR
= Egen loop f6r SOMATOM Drive FBP

= Plottning av grafer

SOMATOM Drive - Placering av ROI och berdkning av CNR

Br38 = zeros(3,4); % Matris for kernel Br38

for i = 1:47
dcmFiles = dir('C:\Users\M\Documents\KTH\KEX\KEX\Drive\*.dcm");
fileName = [dcmFiles(i).folder filesep dcmFiles(i).name];
Im = dicomread(fileName); %Skapar en matris av DICOM-bilden
dcmInfo = dicominfo(fileName); %Information
SL = dcmInfo.SlicelLocation*(-1);
sliceloc = round(SL);

if sliceloc == 668

Im = double(Im);

Im = dcmInfo.RescaleIntercept + dcmInfo.RescaleSlope * Im;

% Array-vardena maste multipliceras med "RescaleSlope" och sedan
% summeras med "RescaleIntercept" for inhamtning av HU-varden

imagesc(Im, [-200 200]) %Presentation av bild med skalning av bildfargerna
axis image, colormap gray
colorbar

ROI_R = images.roi.Circle(gca, 'Center',[317 266], 'Radius',10);
%ROI for hogra lagkontrast omradet LK15.14

bakgrundROI = images.roi.Circle(gca, 'Center',[260 266], 'Radius',10);
%Bakgrunds ROI for jamfdrelse

BW_R
BW_B

createMask(ROI_R);
createMask(bakgrundROI);

maskBW_R = logical(BW_R);
kontrastARR = Im(maskBW_R);
kontrastMEAN = mean(kontrastARR);
kontrastSTD = std(kontrastARR);

maskBW_B = logical(BW_B);
backgroundARR = Im(maskBW_B);
backgroundMEAN = mean(backgroundARR);
backgroundSTD = std(backgroundARR);

BRUS_R = (sqrt(kontrastSTD*2 + backgroundSTD*2)/2);
CNR_R = (kontrastMEAN-backgroundMEAN)/(BRUS_R);

CTDI = ceil(dcmInfo.CTDIvol);
kernel = erase(dcmInfo.ConvolutionKernel, '\');
IR_strength = kernel(end);

if IR_strength == '1°'
IR_strength = 2;

elseif IR_strength == '3’
IR_strength = 3;

elseif IR_strength == '5'

IR_strength = 4;
end



if CTDI ==
row_place = 1;
elseif CTDI == 10
row_place = 2;
else
row_place = 3;
end

Br38(row_place, IR_strength) = CNR_R;

end

end
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Egen loop for SOMATOM Drive FBP

for i = 1:16
dcmFiles = dir('C:\Users\M\Documents\KTH\KEX\KEX\Drive\ADMIRE ©@\*.dcm');
fileName = [dcmFiles(i).folder filesep dcmFiles(i).name];
Im = dicomread(fileName); %Skapar en matris av DICOM-bilden
dcmInfo = dicominfo(fileName); %Information
SL = dcmInfo.Slicelocation*(-1);
sliceloc = round(SL);

if sliceloc == 696

Im = double(Im);

Im = dcmInfo.RescaleIntercept + dcmInfo.RescaleSlope * Im;

% Array-vardena maste multipliceras med "RescaleSlope" och sedan
% summeras med "RescaleIntercept" for inhamtning av HU-varden

imagesc(Im, [-200 200]) %Presentation av bild med skalning av bildfdrgerna
axis image, colormap gray
colorbar



end

end

ROI_R = images.roi.Circle(gca, 'Center',[312 254], 'Radius',10);
%ROI for hogra lagkontrast omradet LK15.14

bakgrundROI = images.roi.Circle(gca, 'Center',[254 254], 'Radius’',10);

%Bakgrunds ROI for jamfdrelse

BW_R
BW_B

createMask(ROI_R);
createMask(bakgrundROI);

maskBW_R = logical(BW_R);
kontrastARR = Im(maskBW_R);
kontrastMEAN = mean(kontrastARR);
kontrastSTD = std(kontrastARR);

maskBW_B = logical(BW_B);
backgroundARR = Im(maskBW_B);
backgroundMEAN = mean(backgroundARR);
backgroundSTD = std(backgroundARR);

BRUS_R = (sqgrt(kontrastSTD”2 + backgroundSTD”2)/2);
CNR_R = (kontrastMEAN-backgroundMEAN)/(BRUS_R);

CTDI = floor(dcmInfo.CTDIvol);

if CTDI ==
row_place = 1;

elseif CTDI == 10
row_place = 2;

else
row_place

3;
end

Br38(row_place, 1) = CNR_R;
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Plottning av grafer

CTDI_ARR = [5 10 20];

figure()

hold on

plot(CTDI_ARR, Br38(:,1), 'o-',LineWidth=1);

plot (CTDI_ARR, Br38(:,2),"'*-',LineWidth=1);
plot(CTDI_ARR, Br38(:,3), 'x-',LineWidth=1);
plot(CTDI_ARR, Br38(:,4),'s-',LineWidth=1);
title('CNR-CTDI f6rhdllande - SOMATOM Drive Br38')
legend('FBP', 'ADMIRE 1', 'ADMIRE 3', 'ADMIRE 5', 'Location', 'northwest')
xlabel('CTDIvol [mGy]")

ylabel('CNR")

grid on



CNR-CTDI forhallande - SOMATOM Drive Br38
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Contents
= NAEOTOM Alpha Br36 - Placering av ROI och berakning av CNR

= Plottning av graf

NAEOTOM Alpha Br36 - Placering av ROI och beridkning av CNR

Br36 = zeros(3,5); % Matris for convolution kernel Br36

for i = 1:120
dcmFiles = dir('C:\Users\M\Documents\KTH\KEX\KEX\PCD\*.dcm");
fileName = [dcmFiles(i).folder filesep dcmFiles(i).name];
Im = dicomread(fileName); %Skapar en matris av DICOM-bilden
dcmInfo = dicominfo(fileName);
SL = dcmInfo.Slicelocation*(-1);
sliceloc = round(SL);

if sliceloc == 1209

Im = double(Im);

Im = dcmInfo.RescaleIntercept + dcmInfo.RescaleSlope * Im;

% Array-vardena maste multipliceras med "RescaleSlope" och sedan
% summeras med "RescaleIntercept" for inhamtning av HU-varden

imagesc(Im, [-200 200]); %Presentation av bild med skalning av bildfargerna
axis image, colormap gray
colorbar

ROI_R = images.roi.Circle(gca, 'Center',[436 256], 'Radius',10);
%ROI for hogra lagkontrast omraddet LK15.14

bakgrundROI = images.roi.Circle(gca, 'Center',[366 256], 'Radius',10);
%Bakgrunds ROI for jamforelse

BW_R = createMask(ROI_R);
maskBW_R = logical(BW_R);
kontrastARR = Im(maskBW_R);
kontrastMEAN = mean(kontrastARR);
kontrastSTD = std(kontrastARR);

BW_B = createMask(bakgrundROI);
maskBW_B = logical(BW_B);
backgroundARR = Im(maskBW_B);
backgroundMEAN = mean(backgroundARR);
backgroundSTD = std(backgroundARR);

CNR_R = (kontrastMEAN-backgroundMEAN)/((sqrt(kontrastSTD*2 + backgroundSTD"2)/2));
CTDI = ceil(dcmInfo.CTDIvol);

kernel = erase(dcmInfo.ConvolutionKernel, '\');
IR_strength = kernel(end);

if IR_strength == 'f'
IR_strength = 1;
elseif IR_strength == "1’
IR_strength = 2;
elseif IR_strength == '2°
IR_strength = 3;
elseif IR_strength == '3’
IR_strength = 4;

else

IR_strength = 5;
end

if CTDI ==



row_place = 1;
elseif CTDI == 10

row_place = 2;
else

row_place
end

3;

Br36(row_place, IR_strength) = CNR_R;

end
end
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Plottning av graf

CTDI_ARR = [5 10 20];

figure()

hold on

grid on

plot (CTDI_ARR, Br36(:,1), 'o-',LineWidth=1);
plot(CTDI_ARR, Br36(:,2),"'*-',LineWidth=1);
plot(CTDI_ARR, Br36(:,3), 'x-',LineWidth=1);
plot(CTDI_ARR, Br36(:,4),'s-',LineWidth=1);
plot (CTDI_ARR, Br36(:,5),'d-',LineWidth=1);
title('CNR-CTDI férhallande - NAEOTOM Alpha

Br3e')

legend('FBP', 'QIR 1', 'QIR 2', 'QIR 3', 'QIR 4',

xlabel('CTDIvol [mGy]")
ylabel('CNR")

CNR-CTDI forhallande - NAEOTOM Alpha Br36
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Contents

= NAEOTOM Alpha Br40 - Placering av ROI och berakning av CNR
= Plottning av Br40 graf

= Berakning av medelvardel for NAEOTOM Alpha convolution kernels

NAEOTOM Alpha Br40 - Placering av ROI och beridkning av CNR

Br4e = zeros(3,5); % Matris for kernel Br4o

for i = 1:120
dcmFiles = dir('C:\Users\M\Documents\KTH\KEX\KEX\PCDmatris\*.dcm");
fileName = [dcmFiles(i).folder filesep dcmFiles(i).name];
Im = dicomread(fileName); %Skapar en matris av DICOM-bilden
dcmInfo = dicominfo(fileName); %Information
SL = dcmInfo.Slicelocation*(-1);
sliceloc = round(SL);

CTDI = ceil(dcmInfo.CTDIvol);
kernel = erase(dcmInfo.ConvolutionKernel, '\');

IR_strength = kernel(end);

if sliceloc == 1209

if IR_strength == 'f'
IR_strength = 1;
elseif IR_strength == '1°
IR_strength = 2;
elseif IR_strength == '2'
IR_strength = 3;
elseif IR_strength == '3'
IR_strength = 4;
else

IR_strength = 5;
end
Im = double(Im);

Im = dcmInfo.RescaleIntercept + dcmInfo.RescaleSlope * Im;
% Array-vardena maste multipliceras med "RescaleSlope" och sedan
% summeras med "RescaleIntercept" for inhamtning av HU-varden

imagesc(Im, [-200 200]) %Presentation av bild med skalning av bildfargerna
axis image, colormap gray
colorbar

if CTDI ==
row_place = 1;
elseif CTDI == 10
row_place = 2;
else

row_place = 3;

end

if (IR_strength < 3) && (CTDI == 5)
ROI_R = images.roi.Circle(gca, 'Center',[315 256], 'Radius',10);
%ROI for hogra lagkontrast omradet LK15.14

bakgrundROI = images.roi.Circle(gca, 'Center',[260 260], 'Radius',10);
%Bakgrunds ROI for jamforelse
else
ROI_R = images.roi.Circle(gca, 'Center',[436 256], 'Radius',10);
%ROI for hogra lagkontrast omradet LK15.14

bakgrundROI = images.roi.Circle(gca, 'Center',[366 256], 'Radius',10);



%Bakgrunds ROI for jamforelse

end
BW_R = createMask(ROI_R);
BW_B = createMask(bakgrundROI);

maskBW_R = logical(BW_R);

kontrastARR = Im(maskBW_R);

kontrastMEAN = mean(kontrastARR);

kontrastSTD = std(kontrastARR);

maskBW_B = logical(BW_B);

backgroundARR = Im(maskBW_B);

backgroundMEAN = mean(backgroundARR);

backgroundSTD = std(backgroundARR);

CNR_R = (kontrastMEAN-backgroundMEAN)/((sqrt(kontrastSTD”2 + backgroundSTD"2)/2));
Br4@(row_place, IR_strength) = CNR_R;

end
end
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Plottning av Br40 graf

CTDI_ARR = [5 10 20];

figure()

hold on

grid on

plot(CTDI_ARR, Br4@(:,1),'o-',LineWidth=1);
plot(CTDI_ARR, Br4o(:,2),'*-',LineWidth=1);
plot(CTDI_ARR, Br4o(:,3),'x-',LineWidth=1);
plot(CTDI_ARR, Br40(:,4),'s-"',LineWidth=1);
plot(CTDI_ARR, Br4@(:,5),'d-',LineWidth=1);
title('CNR-CTDI foérhallande - NAEOTOM Alpha Br49')
legend('FBP', 'QIR 1', 'QIR 2', 'QIR 3', 'QIR 4', 'Location', 'northwest')
xlabel('CTDIvol [mGy]')

ylabel('CNR")
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Berdkning av medelvéardel for NAEOTOM Alpha convolution kernels

CK_ARR = (Br36 + Br4e)/2;

figure()

hold on

grid on

plot(CTDI_ARR, Br38(:,1), 'x-',LineWidth=1);
plot(CTDI_ARR, CK_ARR(:,1),'o-', LineWidth=1);
plot(CTDI_ARR, Br38(:,4),'s-',LineWidth=1);
plot(CTDI_ARR, CK_ARR(:,5), '*-', LineWidth=1);

legend('FBP Br38','FBP Br36 Br40', 'ADMIRE 5 Br38','QIR 4 Br36 Br40', Location='northwest')
title('CNR-CTDI forhallande - Rekonstruktionsjdmférelse')

xlabel('CTDIvol [mGy]"')

ylabel('CNR")
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Bilaga 4: Berdkningar av effektiv dos

Nedan presenteras ett kliniskt exempel for att illustrera en potentiell effekt som uppvisas i denna
studie, detta i syfte att diskutera projektets andamal. Exemplet ar avgransat och illustrerar enbart
det specifika fallet med de specifika parameterinstallningar (kernel och fantom) som presenteras
i denna studie. Detta eftersom valet av kernel paverkar mangden brus i bilden.

5OZ:NR-CTDI forhallande - Hogsta motsvarande IR-styrka jamférelse

—&— ADMIRE 5 Br38 P
*— QIR 4 Br36 Br40 | o

45+ /

"5 10 15 20
CTDlvol [mGy]

Figur 1. Fortydligande av straldosskillnaden for att uppna en hypotetisk énskvard CNR pa cirka 3,8
med IR.

Exemplet utgar ifran att undersékningen som genomfors ar en kdrning av en buk pa patient,
skanningslangden approximeras till 500 mm och vid en hypotetisk 6nskvard CNR pa cirka 3,8

med IR (se figur 1 ovan).

Berakning av den effektiva dosen:

Vid undersékning | DLP: [CTDL.(mGy)* Effektiv dos: [DLP (mGy*cm) * k
med skanningslangd (cm)] (mSv/(mGy*cm)]

SOMATOM

Drive 15 mGy * 50 cm = 750 mGy*cm [750 * 0.015 = 11.25 mSv

NAEOTOM

Alpha 10 mGy * 50 cm = 500 mGy*cm (500 * 0.015 = 7.5 mSv

Tabell 1: Den effektiva dosen till patienten ar produkten av DLP och en faktor k, k star for en
omvandlingsfaktor som &r beroende av de(n) kroppsdel(ar) som skannas samt patientens alder. Faktorn k
forutsatter anvandning av ett CT-kroppsfantom med 32 cm i diameter. P& grund av denna viktnings-
approximation erhalls en 10-15-procentig felmarginal. (39)

Kaukipetvis vaxen= 0.015 mSv/(mGy*cm) (22,39)



Berakning av risken for inducerad letal (dodlig) cancer:

Risken for stralinducerad letal [ Antal fall av inducerad cancer*
Vid undersokning | cancer per undersokning [423 * Risken for stralinducerad
med [Effektiv dos * 0.05] letal cancer per undersokning ]
SOMATOM
Drive 0.01125*0.05 = 0.0005625 5.625*10+*423 = 0.24 fall
NAEOTOM
Alpha 0.0075*0.05=0.000375 3.75*10+*423 = 0.16 fall

Tabell 2: ICRP (International Commission on Radiological Protection) (34) uppskattar att risken for dod
genom stralningsinducerad cancer &r 0.05 per Sv effektiv dos. Antalet datortomografiundersékningar av
bukens organ som gjordes i Sverige under 2018 var 423 per 10 000 invanare (2).

Skillnad i antal fall av inducerad cancer * Berakning

per 10 000 invanare 0.24-0.16 =0.08

for Sveriges befolkning (avrundat till 10 Milj.) | 240 - 160 =80

* Berakningen innefattar inducerad cancer som kan uppsta under de exponerade patienternas
livstid



Bilaga 5: Jamforelse av IR-styrkorna

Utifran erhallna resultat for CNR-CTDIyo forhallandena for bada CT-systemen kan IR-
styrkorna jamforas enligt tabellen nedan.

SOMATOM Drive | NAEOTOM Alpha

ADMIRE 0 Saknar motsvarighet
ADMIRE 1 QIR0
ADMIRE 3 QIR 1

Saknar motsvarighet | QIR 2

ADMIRE 5 QIR 3

Saknar motsvarighet | QIR 4

Tabell 3. Jamforelse av IR-styrkorna mellan bada CT-systemen utefter var matuppstallning
(parametrarna som namns i avsnitt 3.2).
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