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ABSTRACT 

 

 
Lo scopo del presente studio è quello di valutare la qualità dell’ immagine 

mediante ricostruzione iterativa (SAFIRE) rispetto alla retroproiezione filtrata 

(FBP) nell’ angiografia coronarica non invasiva mediante tomografia 

computerizzata (CTCA). 

Ventuno pazienti consecutivi sono stati sottoposti a CTCA per sospetta o nota 

malattia coronarica ostruttiva (CAD), con TC a doppia sorgente (TC Flash 

Siemens). Tutti i dataset acquisiti sono stati ricostruiti utilizzando due kernel 

standard FBP (B26- B46) e tre comparabili forze di SAFIRE (S2, S3, S4). Sono 

stati misurati il rumore e l’ attenuazione vascolare. In TC, i valori di attenuazione 

vascolare, espressi in unità Hounsfield, sono stati calcolati rispettivamente in 

aorta ascendente (Ao), nell’ arteria coronaria di destra (RCA) e di sinistra (IVA). 

I risultati sono stati analizzati tramite l’ ANOVA test e con il coefficiente di 

correlazione di Pearson. Sono stati valutati il rapporto segnale-rumore (SNR) e il 

rapporto contrasto-rumore (CNR). Valori di p< 0.05 sono stati considerati 

significativi.  

Tutti i 20 studi CTCA sono stati completati con successo e considerati 

soddisfacenti per quanto riguarda la qualità diagnostica dell’ immagine. Il totale 

dei dataset ottenuti è stato di 160: 40 utilizzando la FBP e 120 mediante il 

SAFIRE. 

La media del rumore delle immagini è risultata significativamente inferiore 

utilizzando la ricostruzione iterativa rispetto alla FBP, in tutte le regioni di 

interesse (r= 0.34; p<0.05), mentre non c’ è stata alcuna differenza significativa 

nell’ attenuazione media all’ interno delle stesse regioni anatomiche. In confronto 

alla FBP, la qualità d’ immagine della ricostruzione iterativa ha riportato 

differenze statisticamente significative. Il SAFIRE ha mostrato un rapporto 

segnale rumore e un rapporto contrasto rumore significativamente superiore, con 

crescente nitidezza dei kernel (p< 0.05). In particolare il massimo miglioramento 
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del SNR è stato del 49% e del CNR del 48% per I26-2, e del 45% e del 46% per 

I46-3. 

In CTCA, la ricostruzione iterativa riduce significativamente il rumore, 

migliorando la qualità dell’ immagine. Impostazioni di SAFIRE media (S3 in 

B26) e lenta ad alta resistenza (S4 in B46) possono essere scelte nella routine 

clinica, avendo maggior potenzialità, rispetto alla FBP, di incrementare                 

l’ accuratezza diagnostica e la riduzione di dose radiante. 
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CAPITOLO I 

PRINCIPI DI TOMOGRAFIA COMPUTERIZZATA 

 

 

1.1 Introduzione  
 
 

La tomografia computerizzata (TC) è diventata negli ultimi anni l’ indagine di 

riferimento per numerose indicazioni cliniche. La prima apparecchiatura fu 

realizzata nel 1974, in Inghilterra, dall’ ingegnere Godfrey Hounsfield e dal 

fisico Allan Comark.  I principali componenti di uno scanner TC sono il gantry, 

all’ interno del quale è presente il sistema tubo-detettore, e il lettino dove è 

collocato il paziente. Altri elementi essenziali per il funzionamento del 

tomografo sono il generatore ad alta tensione, i sistemi elettronici che permettono  

la trasmissione dei dati e il computer per la visualizzazione e l’ elaborazione 

delle immagini.  

I raggi X, prodotti dal tubo radiogeno, attraversano la sezione corporea di 

interesse e vengono attenuati diversamente, a seconda del numero atomico e 

dello spessore delle strutture che incontrano. Il fascio emergente viene chiamato 

modulato e contiene tutte le informazioni riguardanti l’ anatomia del paziente. I 

detettori rivelano i valori di attenuazione dei fotoni, i quali a loro volta sono 

tradotti in livelli di grigio (scala Hounsfield), che costituiranno l’ immagine 

finale. 

 Grazie alla rotazione del tubo radiogeno e del banco di detettori a 360° e alla 

traslazione simultanea del lettino lungo l’ asse longitudinale (Z) del paziente, è 

possibile l’ acquisizione di volumi corporei, che possono essere in seguito 

ricostruiti su più piani spaziali (Figura. 1.1).  
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1.2 TC Somaton Definition Flash 
 
 
Le apparecchiature TC hanno avuto, dalla loro invenzione, una repentina 

evoluzione, che ha portato ad una classificazione in generazioni, ciascuna delle 

quali caratterizzata da una diversa geometria del sistema tubo-detettore. Le TC 

più recenti sfruttano la medesima configurazione utilizzata nei tomografi di terza 

generazione, ossia una sorgente radiogena che ruota continuamente attorno al 

paziente, opposta ad un sistema di rivelatori solidali alla sorgente stessa. Il 

numero di detettori è molto elevato e questo permette di ridurre notevolmente la 

dose erogata al paziente e i tempi di scansione.   

La TC Somaton Definition Flash è sicuramente una tra le macchine più 

innovative progettate dalla Siemens. Dal punto di vista tecnologico presenta due 

tubi radiogeni e due banchi di detettori, montati ad una angolazione di 103. Per 

gli esami eseguiti a singola sorgente, viene sempre utilizzato il tubo A, che 

presenta un campo di vista di 40 cm, rispetto al B che ha un FOV leggermente 

inferiore, 33 cm (Figura. 1.2). Il numero di componenti per ogni banco di 

detezione è di 32, ma è come se fossero 64, grazie alla tecnica a macchia focale 

Figura 1.1 Schema rappresentativo della traiettoria descritta dal sistema 
tubo- detettore e simultanea traslazione longitudinale del paziente 
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oscillante (flying focal spot). La Philips e la Siemens hanno scelto un sistema di 

rivelazione di tipo adattativo, nel quale i detettori centrali sono più sottili, mentre 

quelli esterni sono più spessi. La dimensione del singolo detettore, espressa in 

mm, risulta fondamentale, in quanto influenza la collimazione, la risoluzione 

spaziale e anche la dose erogata al paziente. Nella TC Flash le collimazioni 

possibili sono 0,6 mm e 1,2 mm ed esse indicano sia l’ ampiezza del singolo 

elemento di rivelazione, ma anche del più piccolo dettaglio anatomico 

osservabile. 

Oltre ad una elevata risoluzione spaziale, definita come la capacità di individuare 

distintamente due oggetti di piccole dimensioni posti a contatto tra loro,                 

l’ evoluzione tecnologica ha permesso anche un miglioramento notevole della 

risoluzione temporale.  

 

!"#$%&'"$()!!"#$%&'(" = !"#$%!!"!!"#$%&"'(
2  

 
Il tempo di rotazione è il tempo impiegato dal sistema tubo-detettore per 

compiere una rotazione di 360° attorno al paziente. Nel caso di una TC dual 

source l’ angolo percorso da ognuna delle due componenti sarà di 180°.  

La risoluzione temporale è il tempo impiegato dalla macchina per acquisire e 

ricostruire una singola immagine.  

Con la TC flash, negli esami standard, la velocità di rotazione è di 500 ms, 

mentre nell’ esame cardiaco è di 280ms e la risoluzione temporale scende sotto i 

75ms per via della doppia sorgente. Questa caratteristica risulta fondamentale per 

un imaging cardiaco di qualità, perché permette di studiare il cuore quasi come 

fosse fermo, riducendo al minimo gli artefatti. 
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Nell’ apparecchiatura sono presenti anche diversi tools e diverse modalità           

d’ esecuzione dell’ esame, che  consentono di ridurre la dose al paziente, 

mantenendo però una qualità d’ immagine adeguata al quesito diagnostico.  

 

Care Dose 4D 

Il Care Dose 4D ha la funzione di adattare la corrente del tubo alla tipologia e 

alla corporatura del paziente, ad ogni rotazione del gantry. Adattare la corrente 

del tubo significa da un lato bilanciare la qualità globale di ogni singola slice, 

dall’ altro abbassare i livelli di dose al paziente. Il sistema di modulazione della 

dose estrapola i dati necessari dal topogramma. Questo tools è l’ analogo                  

dell’ AEC (Automatic Exposure Control) in radiologia convenzionale, si basa 

perciò su delle camere a ionizzazione, che contano i fotoni all’ uscita del 

paziente. Quando giunge un numero di fotoni prefissato, il dispositivo interrompe 

la differenza di potenziale tra anodo e catodo, fermando immediatamente              

l’ erogazione dei raggi X. L’ unica differenza presente nel caso del Care Dose 4D 

è che combina due tipi di modulazione: la modulazione lungo l’ asse Z e quella 

angolare. 

Figura 1.2 Rappresentazione del gantry dell’ apparecchiatura con il posizionamento dei due tubi radiogeni e dei 
corrispettivi detettori 



 
10 

X-Care 

L’ X-Care consente la riduzione della dose nella parte anteriore del corpo del 

paziente, aumentandola posteriormente, in modo da salvaguardare gli organi a  

rischio (mammella, tiroide, occhi, gonadi etc.). Questo risultato è ottenuto 

modulando la corrente durante la rotazione del gantry. Quando il tubo radiogeno 

si trova in posizione antero-posteriore rispetto al paziente, per circa 90° questo 

sistema interrompe automaticamente l’ erogazione dei raggi X, mentre durante il 

resto della rotazione l’ erogazione rimane costante. Per poter utilizzare l’ X Care 

è necessario avere una velocità di scansione non troppo elevata. 

 

Safire 

Il Safire è una modalità di ricostruzione iterativa delle immagini. È presente nelle 

macchine TC da pochi anni, in quanto precedentemente non vi erano dei software 

abbastanza potenti, per svolgere i pesanti calcoli matematici richiesti.  

I dati della scansione eseguita vengono immediatamente mandati in una camera 

segreta del sistema hardware, dove sono applicati i loop, cioè degli algoritmi 

matematici molto complessi, che hanno lo scopo di ridurre al minimo il rumore 

nell’ immagine. Il Safire presenta 5 forze di iterazione, ad ognuna delle quali 

corrisponde una maggiore diminuzione del rumore.  

Questo algoritmo innovativo può essere utilizzato sia per migliorare la qualità 

dell’ immagine (ad esempio per la visualizzazione delle coronarie, oppure in 

esami di pazienti obesi e meteoriti), sia per ridurre notevolmente la dose, 

ottenendo sempre delle immagini di qualità adeguata al quesito diagnostico.  

L’ argomento sulle modalità di ricostruzione sarà trattato in maniera più 

approfondita nel Capitolo 2.   
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Modalità Dual Energy 

La modalità a doppia energia non è niente di nuovo, infatti vi sono studi su di 

essa risalenti al 1980. Questa tecnica consiste nello scansionare medesime 

strutture anatomiche utilizzando due tubi, che lavorano a differenti kV. Uno 

acquisisce a 80kV e l’ altro a 140kV. L’analisi della densità di un oggetto, 

misurata in TC con le Unità Hounsfield (HU), è strettamente dipendente dal 

livello di energia posseduta dai fotoni X. Maggior energia corrisponde a una 

penetrazione maggiore ed a una densità misurata minore.  

Combinando i dati ricevuti dai due kilovoltaggi diversi e paragonandoli a densità 

note (es. acqua e iodio), si riescono ad acquisire molte più informazioni sulla 

struttura intima di un oggetto, che altrimenti non si potrebbero avere. Seguendo 

questo principio è possibile eseguire un’ unica scansione, quella portale, e 

successivamente estrapolare le informazioni relative alla fase senza mezzo di 

contrasto, arteriosa e tardiva. La macchina infatti ottiene già tre dataset: il primo 

a 140kV, il secondo a 80kV e il terzo che corrisponde alla sommatoria dei primi 

due. Utilizzando in fase di post-processing quest’ ultimo dataset, è possibile 

ricavare l’ esame completo, risparmiando dose al paziente.   

 

Modalità Flash 

Il protocollo Flash ha la caratteristica di avere un pitch di 3,4. Questo significa 

che il lettino porta- paziente va molto veloce e permette l’ acquisizione di parti 

corporee estese in frazioni di secondo. Si può evitare in questo modo la 

sedazione nei bambini, ottimizzare la procedura nei pazienti traumatologici, 

risolvere alcune problematiche legate a casi complessi su pazienti cardiologici e 

ridurre fino a dieci volte la dose totale di radiazioni erogata al paziente. 

Logicamente, essendo una scansione così rapida, le immagini ottenute risultano 

molto rumorose ed è presente una maggiore extra-irradiazione all’ inizio e alla 

fine dell’ area  d’ interesse.  
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1.3 La Cardio- TC 
 
 
La cardio TC è una metodica non invasiva per lo studio dell’ albero coronarico. 

E’ uno degli esami più complessi da eseguire e richiede molta attenzione e 

conoscenza da parte di tutto il personale. Consente la diagnosi precoce di 

placche, stenosi o irregolarità della parete coronarica responsabili dell’ ischemia 

miocardica acuta (infarto). Fino a poco tempo fa, l’ unico modo per lo studio 

delle coronarie erano tecniche angiografiche invasive, che richiedevano                

l’ introduzione di un catetere nell’ arteria del braccio o della gamba, per poi 

risalire fino al cuore. Queste metodiche, oltre che diagnostiche, potevano essere 

anche terapeutiche.  

Attualmente, la disponibilità di apparecchiature multistrato molto performanti ha 

esteso i campi di applicazione delle TC anche all’ area cardiaca, infatti                 

l’ accuratezza diagnostica di questa metodica in termini di sensibilità, specificità, 

PPV e NPV è praticamente sovrapponibile a quella di una coronarografia. Vi è 

inoltre, rispetto alla metodica precedente, una riduzione del rischio di eventi 

avversi durante l’ esecuzione  dell’ esame e minori costi per l’ azienda. 

 

Anatomia e fisiologia del cuore 

Il cuore è un organo cavo che si contrae ritmicamente e spontaneamente. È 

contenuto nel sacco pericardico ed è situato nel mediastino anteriore, al centro 

della cavità toracica. Anatomicamente è costituito da quattro cavità: due atri, ai 

quali giunge il sangue venoso e due ventricoli, dai quali partono le arterie 

deputate al trasporto di sangue in tutto il corpo. Il cuore ha perciò la funzione di 

pompa ed è il fulcro di due circolazioni (Figura. 1.3).  

La piccola circolazione (o polmonare) trasporta il sangue, ricco di anidride 

carbonica, dal cuore ai polmoni, dove viene purificato e riportato al cuore 

ossigenato.  
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La grande circolazione (o sistemica) conduce il sangue ossigenato a tutto                

l’ organismo. I vasi, diramandosi verso la periferia, si assottigliano talmente da 

diventare permeabili, permettendo così gli scambi gassosi. L’ ossigeno viene 

rilasciato a livello tissutale, mentre le sostanze di scarto, tra le quali l’ anidride 

carbonica, per differenza pressoria passano al torrente sanguigno tornando al 

cuore e dando il via ad un nuovo ciclo cardiaco.  

Dal punto di vista meccanico il ciclo cardiaco è composto dalla sistole, nella 

quale il cuore si contrae e pompa il sangue e dalla diastole, che corrisponde ad un 

rilassamento del miocardio con conseguente afflusso spontaneo di sangue. Un 

ciclo dura circa 800ms (500ms diastole e 300ms sistole) e in condizioni 

fisiologiche la frequenza cardiaca basilare è di 60-70 battiti per minuto.  

Il cuore si contrae in risposta ad uno stimolo elettrico, che si genera a livello del 

nodo seno atriale. Si parla di accoppiamento elettro-meccanico; prima avviene la 

depolarizzazione delle cellule cardiache e successivamente la loro contrazione. È 

possibile studiare graficamente l’ attività elettrica del cuore tramite                        

l’ elettrocardiogramma. 

Figura 1.3 Anatomia cardiaca 
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Arterie coronarie 

Il cuore consente la circolazione del sangue in tutti i tessuti dell’ organismo. Per 

svolgere quest’ attività necessita del continuo e ininterrotto apporto di ossigeno, 

che riceve attraverso le arterie coronarie.  

Le coronarie sono i vasi deputati all’ irrorazione e al nutrimento cardiaco, 

fornendo ad esso una quantità di sangue adeguata alle richieste metaboliche. 

Hanno un diametro di circa 3-6 mm e sono il primo ramo che origina dall’ aorta 

ascendente, quando è ancora all’ interno del sacco pericardico. Le arterie 

coronarie sono due e prendono il nome di arteria coronaria cardiaca di destra e 

arteria coronaria cardiaca di sinistra (Figura. 1.4). 

 

 

Arteria coronaria di destra (CDX): genera subito un ramo atriale, che va a 

vascolarizzare il nodo seno atriale (si parla di dominanza destra). Prosegue sul 

margine acuto del cuore, dando origine al ramo marginale di destra e a quello 

interventricolare posteriore (IVP). Da quest’ ultimo si formano le arterie 

perforanti settali di destra.  

Arteria coronaria di sinistra (TC): origina con un tronco comune di lunghezza 

variabile da pochi mm fino a 1 o 2 cm. A questo punto si biforca emettendo il 

Figura 1.4 Albero coronarico 
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ramo interventricolare anteriore (IVA), che provvede all’ irrorazione anteriore 

del ventricolo di sinistra, e l’ arteria circonflessa, che corre lateralmente ad essa.      

L’ IVA dà origine successivamente a dei rami perforanti settali e al ramo 

marginale di sinistra. 

 

Indicazioni cliniche 

Quando un paziente si sottopone ad una cardio TC riceve una certa dose di 

radiazioni. La responsabilità di questa esposizione è principalmente suddivisa tra 

il medico prescrivente (colui che prescrive l’ esame) e il medico specialista (colui 

che esegue l’ esame). Risulta fondamentale che entrambi applichino il principio 

di giustificazione, valutino i criteri di inclusione/esclusione e le indicazioni 

cliniche per l’ effettuazione dell’ esame.  

Le indicazioni cliniche per la cardio TC sono molteplici, come è possibile notare 

dal grafico sottostante (Tabella. 1.1). 

 

 

Si deduce che il motivo principale, per il quale un paziente viene sottoposto ad 

una cardio TC, è una valutazione coronarica. La richiesta è di uno studio 

Tabella 1.1 Raffigurazione grafica delle principali indicazioni cliniche cardio TC 
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completo dell’ albero coronarico per l’ esclusione di patologie ad esso connesse 

(sospetta o nota CAD). Altre indicazioni comprendono la rivalutazione di 

pazienti già rivascolarizzati mediante by- pass o angioplastica, la valutazione di 

quelli che presentano dolori toracici atipici, l’ esclusione di una compromissione 

coronarica in pazienti con cardiomiopatia dilatativa o aneurisma dell’ aorta 

ascendente e lo studio di una eventuale coronaropatia di coloro che sono 

candidati alla chirurgia cardiaca valvolare. 

 

Preparazione del paziente 

La qualità dell’ esame cardio-TC è legata a diversi fattori tecnologici e 

procedurali, in grado di influenzarne il contenuto informativo. Tra le varie fasi 

che sovraintendono l’ intero processo, la preparazione del paziente risulta 

cruciale per il buon esito dell’ indagine.  

Il giorno dell’ esame il paziente si deve presentare a digiuno da almeno 6 ore, 

mantenendo la consueta terapia farmacologica ed evitando l’ assunzione di 

sostanze stimolanti. Successivamente, compilato il foglio anamnestico, viene 

fatto coricare supino sul lettino radiologico. L’ infermiera fornisce al paziente del 

nitrato sub-linguale e incanula una vena, utilizzando un ago che consenta              

l’ iniezione di mezzo di contrasto a una velocità di  8/ 9 ml/s. Recenti studi hanno 

infatti dimostrato che un aumento della velocità di somministrazione permette 

una accuratezza diagnostica maggiore.  

A questo punto si posizionano gli elettrodi sul torace del paziente, 

monitorandone la frequenza cardiaca. E’ fondamentale che essa sia la più bassa 

possibile, in modo che un ciclo cardiaco (tratto onda R-onda R) duri più tempo. 

La frequenza ottimale sarebbe attorno ai 60 battiti per minuto, proprio per questo 

viene somministrato al paziente, del B-bloccante. E’ un farmaco inibitore 

competitivo degli effetti delle catecolamine sui recettori B-miocardici. Ha una 
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azione cronotropa e inotropa negativa e riduce anche il consumo di ossigeno da 

parte del miocardio.  

Una volta che il paziente ha raggiunto una frequenza cardiaca ideale, si prova la 

respirazione. Completato quest’ ultimo passaggio si passa all’ esecuzione vera e 

propria dell’ esame.  

 

Protocollo di acquisizione 

Una volta posizionato correttamente il paziente, viene eseguito il topogramma, 

utilizzato per impostare la finestra del calcium scoring. E’ un torace eseguito in 

modalità flash senza mezzo di contrasto,  che permette di valutare la quantità di 

calcio presente nelle coronarie.  

In fase di post- processing, tramite il software Agafstone (Figura. 1.5), si mette in 

risalto tutto ciò che ha un coefficiente di HU superiore a 130 nella regione 

cardiaca. L’ eventuale presenza di placche ateromasiche e l’ anamnesi pregressa 

determinano la probabilità pre- test di patologia coronarica. Un test negativo è 

correlato ad un basso rischio di eventi cardiovascolari nei 2-5 anni successivi. Un 

test positivo conferma la presenza di placche nelle arterie coronarie. La 

probabilità di avere una coronaropatia ostruttiva è rapportata alla quantità di 

calcio presente, tuttavia questa relazione non è di tipo lineare ed i reperti possono 

non essere sito specifici. 
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Dopo aver fatto il calcium scoring si passa alla fase angiografia. Il timing 

adeguato, per l’ acquisizione delle immagini durante l’ arrivo del MDC, si ottiene 

tramite il bolus tracking o il test bolus.  

Le modalità di acquisizione cardio- sincronizzate del cuore sono principalmente 

due: il gating retrospettico e il trigger prospettico. La scelta di una metodica 

piuttosto che dell’ altra ricade esclusivamente sulla frequenza cardiaca del 

paziente (Figura. 1.6).  

a) Nel gating retrospettico la dose di radiazioni viene erogata al 100% 

durante tutti i cicli cardiaci necessari all’ acquisizione completa del cuore. 

Successivamente, in sede di post processing, l’ operatore ricostruirà le 

immagini, selezionando una specifica fase dell’ intervallo dell’ onda R- R 

espressa in ms. I momenti migliori, per la ricostruzione del cuore, sono 

rispettivamente la telesistole (+225ms, +275ms, +325ms) e la telediastole 

(-350ms, -400ms, -450ms), in quanto corrispondono ai periodi di 

maggiore immobilità cardiaca. Se la frequenza cardiaca del paziente è 

Figura 1.5 Software Agafstone per lo studio del calcio nelle coronarie 
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inferiore a 60bpm, la fase più ferma è la telediastole, mentre se ha 

frequenze superiori ad 80bpm la telesistole. La situazione più complessa 

riguarda le frequenze intermedie perché a seconda dell’ individuo possono 

essere entrambe. In questo caso la ricostruzione si effettuerà considerando 

sia la telesistole che la telediastole. Le immagini ottenute dalla studio di 

tutto il ciclo cardiaco sono di alta qualità, però comportano una dose 

erogata al paziente abbastanza elevata, superiore ai 10-15msv. Per questo 

motivo c’ è la possibilità sulla macchina di acquisire in modalità 

retrospettica con modulazione prospettica (b). In questo caso si acquisisce 

ancora l’ intero ciclo cardiaco, però l’ operatore può scegliere dove 

erogare il 100% della dose (finestra di pulsing) e dove il 20% 

(modulazione funzionale) o il 4 % (minum dose). Questa  modulazione 

agisce sulla corrente del tubo e riduce sensibilmente la dose ricevuta dal 

paziente. 

c) Nel trigger prospettico sono acquisite immagini solamente durante un 

intervallo prestabilito del ciclo. Solitamente questa modalità si utilizza per 

frequenze sotto i 60 bpm, che non presentano extrasistoli e si seleziona          

l’ intervallo corrispondente alla fase diastolica. Il volume d’ indagine 

viene acquisito con scansioni effettuate con una tecnica chiamata “step 

and shoot”. Da un punto dosimetrico la dose è diminuita 

significativamente e si aggira attorno ai 6mSv.  

Infine, per casi selezionati accuratamente, è possibile anche servirsi della 

modalità FLASH. La scansione dura pochissime frazioni di secondo ed il 

volume cardiaco è acquisito totalmente in un solo battito.  

 



 
20 

  

 

 

 
 
 

1.4 Radiazioni ionizzanti e radioprotezione 

 

Il termine radiazione è abitualmente usato per descrivere quei fenomeni che 

comportano il trasporto di energia nello spazio. Le radiazioni elettromagnetiche e 

quelle corpuscolari sono dette ionizzanti quando, nell’ attraversare la materia, 

posseggono una energia sufficiente a provocare la formazione di cariche 

elettriche (ioni negativi e positivi). La ionizzazione è un fenomeno a soglia e il 

risultato finale è la rottura di legami molecolari, con conseguente danno alla 

materia. A seconda del tipo di radiazione varia la capacità di essa di recar danno 

ad un tessuto biologico. Allo scopo di comprendere l’ energia rilasciata a livello 

tissutale, è stata introdotta una grandezza fisica chiamata LET (linear energy 

transfer). Il LET è definito come il rapporto tra l’ energia ceduta in Kev alla 

Figura 1.6 ECG gating: a) modalità gated retrospettica, b) modalità gated retrospettica con modulazione 
prospettica, c) modalità trigger prospettico 
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materia su micrometri di tessuto attraversato, ed è un indicatore della qualità di 

una radiazione. Le particelle α, i neutroni e i protoni sono radiazioni ad alto LET 

in quanto, essendo dotate di carica o di notevole massa, il trasferimento di 

energia avviene più facilmente; i raggi X, γ e gli elettroni veloci sono, invece, a 

basso LET. Maggiore è questa grandezza e più le radiazioni sono dannose per i 

tessuti biologici. Le cellule comunque hanno la possibilità di limitare i danni 

grazie all’ intervento di numerosi meccanismi, molti dei quali ancora sconosciuti. 

Gli effetti biologici delle radiazioni, prodotti dall’ assorbimento dell’ energia 

radiante e dalla sua distribuzione all’ interno della materia, si classificano in due 

gruppi : danni deterministici e danni stocastici.  

Gli effetti deterministici insorgono rapidamente dopo l’ esposizione, provocando 

la morte cellulare. Sono effetti dose- dipendenti ed è riconosciuta una dose soglia 

al dì sotto della quale la manifestazione clinica non si presenta e al dì sopra della 

quale il danno si manifesta sempre, con una gravità che aumenta al crescere della 

dose di radiazioni ricevuta. Gli effetti cellulari più frequenti sono eritemi cutanei, 

particolari dermatiti, cataratta, anemia e leucopenia. Nei casi più gravi si hanno 

emorragie delle mucose e del tratto intestinale, perdita di capelli e peli. 

Oltre agli effetti acuti delle radiazioni, vi sono anche manifestazioni lesive, 

talvolta più insidiose, note come effetti stocastici. Possono essere provocati      

dall’ alterazione di una singola cellula, hanno un periodo di latenza lungo e sono 

irreversibili (rispondono alla legge del tutto o nulla). Questi danni non prevedono 

il superamento di una dose soglia e la loro frequenza di insorgenza è 

proporzionale alla dose assorbita, mentre l’ entità del danno è indipendente da 

essa. Gli effetti stocastici si suddividono ulteriormente in due gruppi: 

• Somatici: insorgono nell’ individuo esposto e sono tumori solidi e 

leucemie. 
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• Genetici: mutazioni geniche, aberrazioni cromosomiche e malattie 

ereditarie che possono interessare anche più generazioni. 

 

  

Il compito della radioprotezione è quello di fare in modo che ci sia un livello 

adeguato di sicurezza, per coloro che operano o vengono a contatto con le 

radiazioni ionizzanti. Avendo la consapevolezza che queste ultime possano 

recare danni alla salute, è stata predisposta una normativa presente in tutto il 

mondo che riguarda il controllo del rischio. Generalmente si può dire che un 

rischio è controllato quando in primo luogo lo si conosce e quando in un secondo 

tempo vengono destinate delle misure, soprattutto preventive, volte a evitare che 

le persone subiscano un danno.  

La normativa italiana traduce nella propria legislazione le indicazioni e le 

raccomandazioni, che sono prodotte a livello comunitario dall’ UE. La struttura 

fondamentale è quella fornita dal Dlgs 230 del 1995, integrato successivamente 

dal Dlgs 241 del 2000.  

Figura 1.6 Effetti biologici delle radiazioni ionizzanti 
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Il concetto cardine della radioprotezione, al di là che esistano dei limiti giudicati 

di sicurezza, consiste nel fatto che ogni dose di radiazione, per quanto piccola, 

possa avere degli effetti negativi sulla salute. Partendo da questo presupposto        

l’ International Commission on Radiation Protection (ICRP) ha stabilito i 

principi ai quali è fondamentale attenersi, allo scopo di ottenere un sistema di 

protezione radiologica efficace.  

1. Principio di giustificazione 

2. Principio di ottimizzazione 

3. Principio della limitazione delle dosi 

Il concetto di giustificazione vieta l’ esposizione non giustificata e tiene conto 

dell’ efficacia, dei vantaggi e dei rischi di tecniche alternative disponibili. Il suo 

obiettivo è la valutazione del rapporto tra rischio e beneficio, per la salute del 

soggetto esposto e del personale sanitario coinvolto. Questo aspetto interessa 

soprattutto il medico prescrivente e il medico specialista. Anche il tecnico di 

radiologia deve essere in grado di curare la metodologia di esecuzione             

dell’ esame, in modo da garantirne la corretta esecuzione. 

Il principio di ottimizzazione sancisce che tutte le dosi devono essere mantenute 

al livello più basso ragionevolmente ottenibile e compatibile con il 

raggiungimento dell’ informazione diagnostica richiesta, tenendo conto di fattori 

economici e sociali. Al fine di ottimizzare l’ esecuzione degli esami radiologici, 

si deve tener conto dei Livelli Diagnostici di Riferimento (LDR) secondo le linee 

guida indicate. LDR corrisponde al 75-esimo percentile della distribuzione di 

dose osservata e serve come valore limite che non dovrebbe essere superato in 

condizioni normali. E’ fondamentale ricordare che l’ ottimizzazione si attua 

anche tramite l’ adozione di un programma di controllo della qualità, che si basa 

su molteplici fattori. 

Il terzo e ultimo principio, quello della limitazione, prevede il rispetto dei limiti 

di dose, stabiliti in relazione all’ accettabilità del rischio. I limiti che sono 

imposti non devono provocare la comparsa di danni deterministici e ridurre al 
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minimo la possibilità di danno stocastico. Questa norma interessa principalmente 

i lavoratori. 

 

1.5 Grandezze dosimetriche 
 
La possibilità di misurare l’ esposizione professionale a radiazioni ionizzanti 

risulta molto importante, per controllare un rischio non visibile direttamente, ma 

estremamente pericoloso. Lo scopo della dosimetria, infatti, è quello di 

individuare delle grandezze fisiche da porre in relazione quantitativa con gli 

effetti provocati dalle radiazioni ionizzanti. E’ inoltre utile, in campo 

assistenziale, per l’ indennizzo dell’ eventuale danno da radiazioni. 

 

Dose assorbita 

La dose assorbita è la grandezza fisica che consente di determinare l’ energia che 

un mezzo assorbe, a seguito di una sua esposizione a radiazioni ionizzanti. 

Conoscere precisamente questo valore è necessario nel caso in cui il mezzo 

esposto sia costituito da materiale biologico. Infatti gli effetti biologici sono 

direttamente collegati alla quantità di energia ceduta nella materia. La dose 

assorbita è definita come l’ energia media assorbita per unità di massa del 

materiale e si misura in Gray ( 1Gray= 1Joule/1Kg). 

! = !"
!" 

 dE è il valor medio dell’ energia rilasciata nel volume di massa dm. 

 

Dose equivalente 

La dose equivalente è la grandezza fisica che descrive gli effetti biologici e il 

danno provocato dall’ assorbimento di radiazioni ionizzanti in un determinato 
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tessuto o organo. Questa misura si ottiene moltiplicando la dose assorbita con un 

indice numerico wr. Wr è chiamato fattore di ponderazione delle radiazioni e 

rappresenta un parametro che tiene conto della pericolosità dei vari tipi di 

radiazione rispetto al fotone, a cui viene assegnato per definizione il valore pari a 

1. Maggiore è infatti il numero di ionizzazioni per unità di percorso (LET) e 

maggiore è l’ alterazione causata.  

H = Wr ×!! 

La dose equivalente si misura in Sievert (Sv). 1Sv, a differenza di 1Gray, 

produce gli stessi effetti biologici indipendentemente dalla tipologia di 

radiazione utilizzata. 

 

Dose efficace 

La dose efficace è una misura che consente di quantificare il danno provocato 

dall’ irradiazione di tessuti con diversa radiosensibilità. Si ottiene moltiplicando 

la dose equivalente per un fattore di conversione Wt, che tiene conto dei diversi 

organi, che possono essere irradiati.  

E = ∑Wt Ht  
 
La dose efficace è perciò una sommatoria ed è misurata anch’ essa in Sievert. 

 

 

1.6 Indici di dose in TC 
 

 Parlare di dose in TC è abbastanza complesso, in quanto essa dipende da 

numerosi fattori. Risulta molto importante che il tecnico di radiologia ed il 
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medico sappiano su quali intervenire, per non erogare al paziente radiazioni in 

eccesso, mantenendo però una qualità di immagine adeguata.  

I parametri tecnici che influenzano la dose erogata in TC sono i Ma, il tempo di 

rotazione del gantry, la collimazione scelta, i kV ed il pitch. 

• Modificando i mas, a parità di altri parametri, si va a variare l’ intensità dal 

fascio radiante in maniera lineare. Questo significa che un aumento dei mas 

va ad accrescere il numero di fotoni che escono dal tubo per unità di tempo, 

con conseguente ricaduta sulla dose erogata al paziente. Occorre agire sulla 

corrente del tubo in relazione alle dimensioni del paziente, alla parte 

anatomica che si vuole studiare e alla risoluzione spaziale e di contrasto 

richiesta. 

• Il tempo di rotazione è un fattore critico, in quanto essendo parte del prodotto 

ma x s, influisce direttamente sulla durata della scansione. Una buona regola 

è quella di utilizzare il tempo di rotazione minimo concesso                          

dall’ apparecchiatura. 

• La collimazione dipende molto dal tipo di macchina che si dispone, e 

rappresenta l’ ampiezza del fascio di raggi x che colpisce i detettori misurata 

all’ isocentro. La scelta di piccoli spessori di strato comporta maggior dose, 

per compensare all’ aumento del rumore. 

• I kV indicano la differenza di potenziale applicata tra catodo e anodo. Un 

aumento dei kV provoca un notevole incremento della quantità di raggi x 

prodotti, dell’ energia media e di quella massima, con conseguenti 

modificazioni in termini di contrasto dell’ immagine. Questo parametro è il 

più importante per determinare il rapporto segnale-rumore dell’immagine e 

per lo studio di strutture ad elevata densità. Di conseguenza la riduzione di 

valori di tensione rispetto a quelli tipici  della TC (120- 140 kV) può essere 

effettuata solo in casi limitati.  

• Il pitch è presente solamente per le acquisizioni spirale in fase di acquisizione 

e determina l’ ampiezza dell’ elica e la distanza tra le proiezioni. Se il pitch è 
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uguale a 1 significa che, nell’ arco di una rotazione del tubo, il lettino è 

avanzato esattamente di un tratto pari allo spessore del fascio. Logicamente, 

per valori di pitch superiori, la spirale sarà aperta e i dati mancanti saranno 

ricostruiti con la tecnica dell’ interpolazione, mentre per valori inferiori a 1 le 

eliche della spirale risulteranno sovrapposte. Un aumento del pitch genera 

perciò una riduzione del tempo e di dose erogata al paziente. Per la maggior 

parte degli esami TC è ampiamente accettato un pitch compreso tra 1,5 e 2. 

 

Negli esami TC la dose è quasi ugualmente distribuita sul piano di scansione e 

tenderebbe a concentrarsi nel centro di rotazione, se non fosse attenuata dai 

tessuti circostanti. Inoltre la radiazione, prodotta dal tubo radiogeno, deposita 

energia non solo nello strato prefissato, ma anche un poco fuori da esso. Questo è 

causato principalmente dalla radiazione diffusa nello strato, dalla limitata 

efficienza della collimazione e dalla divergenza geometrica del fascio. Le code 

del profilo radiante contribuiscono perciò in maniera rilevante alla dose anche al 

di fuori dello strato irradiato. 

E’ necessario quindi distinguere tra grandezze dosimetriche locali e grandezze 

dosimetriche integrali.  

Le grandezze dosimetriche locali, quali il CTDI e il CTDIw, sono gli indicatori 

dell’ intensità della radiazione dentro i limiti della regione corporea irradiata.     

Le grandezze dosimetriche integrali, quali il prodotto dose lunghezza (DLP) e la 

dose efficace (E), sono indicatori della dose totale assorbita, tenendo anche conto 

dell’estensione della regione irradiata. 

 

CTDI 

Il Computed Tomography Dose Index (CTDI) è definito come l’ integrale lungo 

una linea parallela all’ asse di rotazione (z) del profilo di dose (D(z)) di una 
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singola fetta, diviso lo spessore nominale della fetta stessa. 

!"#$ = 1
!" ! ! !"!!!!!!!!!!!!!!!"#

!!

!!
 

 

Dove: 

z1, z2= Limiti di integrazione lungo l’asse z  

D(z)= Profilo di dose (in aria) lungo una singola scansione assiale 
 n= Numero di strati acquisiti simultaneamente (n=1 per tomografi a singolo   

strato, n=4 per un tomografi a 4 strati, etc.)  

T= Spessore nominale dello strato o l’ampiezza del gruppo di rivelatori nel caso 

di TC multistrato . 

 

Il CTDI è la misura della dose media in una regione irradiata, direttamente 

quando sono acquisite delle scansioni contigue. E’ una unità concentrata e non è 

in grado di quantificare il rischio. Viene generalmente misurata in aria, durante i 

controlli di qualità. Questo calcolo può essere anche ricavato tramite fantocci 

cilindrici, utili perché possono dare una idea dell’ assorbimento di radiazioni da 

parte di un corpo. Si parla di CTDI weighted, infatti, in questa misurazione, si 

considera per 1/3 il valore di CTDI ottenuto al centro del fantoccio e per 2/3 

quello derivante dalle quattro camere periferiche (Figura. 1.7). 

CTDIw=1/3 CTDIw,centro+2/3 CTDIw,periferia 
 

Figura 1.7 Profilo di dose lungo l’ asse Z di una situazione 
ideale, in aria e con fantoccio 
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Fino a questo punto, le definizioni degli indici dosimetrici non tengono conto di 

cosa succede quando la scansione è spirale. Anche il CTDIw è chiaramente 

definito per una singola scansione assiale e non prevede nessuna correzione per il 

valore del pitch. Proprio per questa ragione è stato introdotto il CTDIvol, che 

rappresenta la dose all’ intero volume di scansione. Fornisce un valore che 

consente la valutazione dei vari protocolli di uno specifico scanner, ma non un 

valore della dose erogata al paziente. 

 

CTDIvol=CTDIw/Pitch 

 
Attualmente coesistono sulle macchine in commercio le due grandezze CTDIw e 

CTDIvol e ciò può essere potenzialmente forviante. E’ compito dell’ esperto in 

fisica medica mettere in atto tutta una serie di verifiche per il controllo               

dell’ accuratezza dei valori visualizzati sulla consolle TC. 

 

DLP 

L’ indicatore dosimetrico che però caratterizza una sequenza di acquisizione e in 

definitiva un esame TC è il DLP (Dose Lenght Product), che si ottiene 

moltiplicando il CTDIw o vol per la lunghezza della scansione. 

 

DLP= ! .!"#$%.!.! 

 

Dove: 

T= Spessore di strato 

N=Numero di fette  

I=Indice fornito dalle varie scansioni 
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Nel caso in cui la scansione è stata eseguita sequenzialmente il DLP sarà il 

risultato del prodotto del CTDIw per la lunghezza della scansione. Se 

invece sarà spirale basterà moltiplicare la CTDIvol per la lunghezza di 

scansione. 

In definitiva il DLP è l’ indicatore dell’ esposizione totale per un esame TC 

completo e permette di fare valutazioni allo scopo di ottimizzare la dose al 

paziente. Tramite questo valore, si può inoltre risalire in modo semplice 

alla dose efficace. 

 

Dose efficace 

La dose efficace fornisce la stima del rischio connesso agli esami radiologici, 

valutando la qualità della radiazioni e la diversa radiosensibilità dei tessuti. Oltre 

al metodo visto in precedenza, è possibile calcolare la dose efficace in maniera 

approssimativa e veloce moltiplicando la DLP per i coefficiente di conversione 

adeguati (Figura. 1.8). 

 

Eeff= Edlp x DLP    (mSv) 
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 Immagine 1.8 Fattori di conversione che permettono di risalire alla dose efficace, partendo dalla DLP 
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CAPITOLO II 

TECNICHE DI RICOSTRUZIONE DELLE IMMAGINI TC 

 
 

 

2.1 L’ immagine digitale 
 

Il risultato finale del processo di formazione delle immagini è la rappresentazione 

iconografica su monitor dei profili di attenuazione, ottenuti dal passaggio dei 

raggi x attraverso le diverse strutture del paziente.  

In TC, così come in quasi tutte le altre metodiche, le immagini sono digitali. Ciò 

significa che l’ informazione  è espressa tramite un numero e di conseguenza 

trattabile mediante sistemi di calcolo.  

Le immagini digitali sono composte da pixel (picture element), che costituiscono 

le unità minime di informazione luminosa.  Ogni pixel si caratterizza tramite la 

sua dimensione spaziale e il suo valore di luminosità. Essendo le immagini TC in 

scala di grigio, si può affermare che se una parte di essa è molto luminosa sarà 

bianca e se invece non lo è per niente sarà nera. Tra questi due estremi di 

luminosità si collocano tutti i livelli di grigio, che possono essere assegnati in 

relazione alla profondità del pixel. Tanto è maggiore il numero di valori che il 

pixel può assumere, tanto più l’ immagine si avvicinerà alla realtà analogica. 

Dato che è in uso il codice binario, specificando N (profondità del pixel), si può 

calcolare l’ estensione della scala di grigi. Nelle tecnologie mediche attuali N è 

uguale a 12 (4096 livelli di grigio) o a 14 (16384 livelli di grigio). Questa 

caratteristica determina la risoluzione di contrasto dell’ immagine (Figura. 2.1). 
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Un altro parametro cruciale risulta essere il numero di pixel componenti la 

matrice di ricostruzione. Essi infatti stabiliscono la risoluzione spaziale          

dell’ immagine (Figura 2.2). Maggiore è il numero di pixel, a parità di grandezza 

della matrice, più piccolo sarà il singolo elemento che la compone e quindi il 

dettaglio anatomico osservabile. Viceversa minore sarà questo numero e 

peggiore risulterà la capacità di detezione e la risoluzione della metodica.  

 
 

 

Figura 2.1 Cambiamento della stessa immagine al variare della profondità del pixel 

Figura 2.2 Cambiamento della stessa immagine al variare del numero di pixel 
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La qualità dell’ immagine rappresenta uno dei fattori più importanti nella pratica 

diagnostica radiologica.  

La visibilità dei dettagli dipende da parametri sia soggettivi che oggettivi; i primi 

riguardano soprattutto la percezione e il rendimento dell’ operatore/osservatore, 

che variano notevolmente in relazione alla sua esperienza e alle condizioni 

ambientali. Ciò nonostante esistono dei parametri oggettivi che governano il 

contenuto informativo delle immagini radiologiche. Vi sono infatti tutta una serie 

di fattori che determinano un peggioramento della qualità dell’ immagine. Essi 

agiscono in maniera del tutto casuale e possono essere solo parzialmente 

controllati, ma mai completamente eliminati. Come conseguenza si ha                 

l’ introduzione di rumore nel sistema, cioè un degrado o una perdita di una parte 

delle informazioni contenute nel segnale. 

Le caratteristiche più significative di una immagine digitale sono rappresentate 

dal rapporto segnale/ rumore, dal contrasto e dalla risoluzione spaziale. 

 

Il rumore 

 
Il rumore è una componente intrinseca ai processi di acquisizione e trattamento 

delle immagini digitali. E’ il risultato di diversi fattori che agiscono degradando 

le caratteristiche dell’ immagine, tale da renderla a volte priva di significato. Se 

due strutture di diversa opacità presentano differenze di assorbimento minori o 

uguali al rumore del sistema, esse saranno praticamente indistinguibili tra loro.  

Le principali fonti di rumore sono rappresentate dal rumore elettronico, dal 

rumore di quantizzazione, dal rumore derivante da processi di elaborazione dei 

dati e dal rumore quantico. 
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Rumore elettronico 

Indica tutte le diverse fonti di disturbo legate alle imperfezioni dei vari 

componenti di un sistema elettronico. Si può immaginare che ad ogni passaggio 

l’ informazione peggiori un poco, a causa di un fenomeno di deterioramento 

chiamato generalmente rumore. Questo disturbo è ineliminabile, siccome è una 

parte intrinseca al sistema. E’ possibile ridurlo al minimo tramite l’ utilizzo di 

componenti elettroniche di alta qualità e schermature totali dei cavi. 

 

Rumore di quantizzazione 

E�dovuto all' errore implicito nel processo di conversione, che dipende 

direttamente dal numero di bit che codificano ciascun pixel e dall�ampiezza del 

range dinamico. Utilizzando immagini a 12 bit, il rumore di quantizzazione viene 

ridotto a livelli trascurabili. 

 

Rumore dei processi di elaborazione 

Si genera durante il trattamento dei dati. I processi di elaborazione, anche se 

finalizzati al miglioramento della qualità dell� immagine, ne alterano il 

contenuto originale, introducendo una certa quota di rumore. Grazie agli attuali 

sistemi software può essere in gran parte controllato. 

 

Rumore quantico 

E’ comune sia ai sistemi analogici che digitali e dipende dai meccanismi di 

produzione delle radiazioni a livello del tubo radiogeno e dai processi di 

interazione di quest’ ultime con la materia e con il detettore. Entrambi questi 

fenomeni sono descritti dalla meccanica quantistica e seguono leggi 
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probabilistiche. Esiste una relazione tra il numero di fotoni e il rumore:             

all’ aumentare dell’ esposizione e quindi della concentrazione di fotoni per unità 

di area, l’ effetto del rumore quantico si riduce. La statistica risulta migliore dove 

sono presenti un maggior numero di eventi, in quanto l’ errore standard 

diminuisce.  

Quello che alla fine l’ osservatore visualizza sulle immagini TC è il rumore 

complessivo derivante, in percentuale diversa, da tutti questi processi. Si osserva 

in prevalenza come una certa granulosità o puntinatura, evidente soprattutto in 

aree uniformi o scure con poco dettaglio. 

 Il rumore assoluto presente nell’ immagine non è sufficiente per stabilirne la 

qualità, ma bisogna sempre ragionare in termini di rapporto segnale/rumore.  

 

Rapporto segnale/rumore 

 

  SNR =!!"#$%&"!"#$%& =
!"#$%&'()$"*!!"#$%

!"#$%&'()$"*!!"#$"%& 
 

Il rapporto segnale/rumore è definito come il quoziente tra il segnale ricevuto e il 

rumore ad esso sovrapposto. In digitale è il parametro più importante per ottenere 

immagini di qualità diagnostiche e per individuare eventuali esposizioni errate 

(Figura. 2.3).  

 

Figura 2.3 Raffigurazione dello stesso pattern a diversi valori del rapporto segnale/ rumore  
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• Se il SNR è uguale a 1 si ha tanto segnale quanto rumore e di conseguenza 

il risultato risulta scadente.  

• Se il SNR è uguale a 2 la situazione migliora di poco. 

• Se il SNR è uguale a 5 il pattern si vede in maniera netta e definita. 

Il problema nasce quando si è in presenza di oggetti che hanno poco contrasto 

rispetto alle parti anatomiche che li circondano. In questi casi è importante 

aumentare l’ esposizione e di conseguenza la dose al paziente, in modo da avere 

un maggior numero di fotoni che interagiscono con il rivelatore (si migliora la 

statistica degli eventi). Nel caso del detettore digitale, la relazione tra                    

esposizione e segnale non ha più un andamento a S, come nella pellicola 

radiografica, ma è una retta. Qualunque sia il valore dell’ esposizione il contrasto 

è sempre lo stesso, perchè la pendenza della retta è invariata. Perciò più si 

aumenta la dose e migliore risulterà il rapporto segnale/rumore. Questo potrebbe 

essere un rischio della radiologia digitale, in quanto nei sistemi analogici vi era 

un riscontro in caso di sovraesposizione e sottoesposizione dell’ immagine, 

mentre ora non c’ è nessuna differenza per quello che riguarda il contrasto.  

Ottimizzare la dose è necessario anche in digitale, in quanto c’ è il forte rischio di 

sovraesposizioni non necessarie.  

 
 
 
 
  
 
 
 
 
 
 
 Figura 2.4 Curva caratteristica della pellicola 

radiografica, utilizzata in ambito analogico.                  
L’ intervallo utile di esposizione corrisponde al tratto 
rettilineo 

Figura 2.5 Esposizione in ingresso al detettore 
digitale. Al crescere dell’ esposizione e della dose 
migliora il rapporto segnale/rumore in maniera lineare 



 
38 

Risoluzione di contrasto 

 
La risoluzione di contrasto fa riferimento alla capacità dell’ apparecchiatura 

radiologica di registrare le differenze di assorbimento fotonico sotto forma di 

tonalità diverse di grigio. Dipende dalla profondità del pixel ed è espressa dal 

numero di livelli di grigio distinguibili nell’ immagine, che ci consentono di 

percepire l’ informazione contenuta in essa.  

Come detto in precedenza il contrasto, nelle immagini digitali, è indipendente 

dall’ esposizione, infatti le case costruttrici definiscono un livello di luminosità 

standard per ogni tipo di acquisizione. La scelta opportuna dei kV è comunque 

fondamentale per la determinazione di questo fattore. Nella TC è possibile inoltre 

applicare in fase di post-processing dei filtri matematici che vanno a enfatizzare 

o ridurre il contrasto, a seconda di ciò che si vuole studiare.  

 

Risoluzione spaziale 

 
La risoluzione spaziale esprime la capacità del sistema di riprodurre fedelmente 

particolari piccoli ad alto contrasto ed è espressa in paia di linee per millimetro. 

In ambito digitale la questione è più delicata: essa dipende direttamente dalla 

dimensione del pixel. Sicuramente non è possibile visualizzare dettagli più 

piccoli dell’ unità fondamentale, però non è detto che si possano certamente 

vedere se di dimensioni maggiori, in quanto subentrano altri fattori come il 

contrasto e il rumore. Nella realtà la situazione è molto diversa rispetto al 

fantoccio a barre, che è costituito da elementi ad alto contrasto (piombo o 

plexigas). Proprio per questo motivo si preferisce utilizzare un altro fantoccio 

chiamato fantoccio contrasto-dettaglio (con dettaglio si intende la risoluzione 

spaziale). 
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Il fantoccio contrasto-dettaglio è costituito da una matrice quindici per quindici. 

Passando dall’ alto verso il basso, da una riga all’ altra, quello che varia sono le 

dimensioni dell’ oggetto; i pallini diventano sempre più piccoli e ciò permette lo 

studio della risoluzione spaziale. Nelle prime tre righe è presente solo un cerchio 

al centro del quadrato, mentre a partire dalla quarta ce ne sono due: uno al centro 

e l’ altro disposto casualmente in uno dei quattro angoli. In questo modo si 

ottiene maggior oggettività da parte dell’ osservatore. Spostandosi invece da 

destra a sinistra il contrasto diminuisce sempre più; si parte da una situazione ad 

alto contrasto fino ad arrivare a zone con basso contrasto. Il rumore invece è 

Figura 2.6 Fantoccio contrasto-dettaglio 
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uguale in qualsiasi porzione della griglia, in modo da poter studiare al meglio gli 

altri due parametri.  

Questo fantoccio serve ad analizzare la performance di un sistema radiologico 

digitale, valutando il profilo che si ottiene collegando tra loro le celle dove è 

possibile visualizzare i pattern. Il risultato sarà un triangolo (Figura. 2.7) che 

verrà successivamente analizzato tramite sistemi di calcolo. Il tutto ha un valore 

assolutamente clinico; quello che non si vede tramite il fantoccio contrasto-

dettaglio è esattamente quello che non si visualizzerebbe in una immagine TC.  

 

 

In conclusione l’ immagine digitale è condizionata da tre caratteristiche: 

dimensione dell’ oggetto, contrasto e rumore. E’ compito dell’ operatore riuscire 

a fornire al medico immagini di adeguato livello diagnostico, cercando di 

limitare al massimo la dose erogata al paziente. 

 

 

 

 

Figura 2.7 Limite di detezione di un 
sistema digitale (rappresentato dal 
triangolo in rosso) 
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2.2 Modalità di ricostruzione delle immagini TC 
 

La procedura di ricostruzione delle immagini si basa su dati ottenuti da una serie 

di profili di attenuazione, generati durante la rotazione sorgente radiogena- 

detettori. L’ insieme di questi profili, ottenuti per angolazioni differenti, consente 

la localizzazione di ogni singolo pixel, che rappresenta l’ elemento unitario della 

matrice dell’ immagine.   

La ricostruzione dei dati di proiezione è regolata dalla legge dell’ attenuazione, 

che esprime la relazione tra l’ intensità della radiazione emergente da uno strato 

di materiale omogeneo e la relativa intensità misurata nella stessa posizione, 

prima dell’ interazione tra il fascio radiante e la materia. 

Considerando un sottile fascio di radiazioni monocromatico di intensità I0, che 

incide su uno strato di materiale omogeneo di spessore d, l’ intensità del raggio 

emergente I sarà data dalla formula: 

 

  I=I0!!!" 

 

Dove m rappresenta il coefficiente di attenuazione lineare e d lo spessore del 

materiale da attraversare. Il mu è espressione sia dell’ energia dei fotoni, sia del 

numero atomico del materiale attraversato.  

Nel caso in cui vari lo spessore e il materiale stesso (Figura. 2.8) la formula deve 

essere adattata e l’ intensità risultante sarà data dalla sommatoria dei vari 

coefficienti di attenuazione (integrale).  

 

 

 

 

Figura 2.8 Intensità in ingresso e in uscita di un singolo fotone 
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Il coefficiente di attenuazione lineare di un materiale non può essere assunto 

come valore assoluto, poiché, come detto in precedenza, dipende dall’ energia 

dei raggi x utilizzata. E’ stata perciò adottata una scala arbitraria proposta da 

Hounsfield nella quale i valori di assorbimento prendono il nome di Unità 

Hounsfield (HU) (Figura. 2.9). Come materiale di riferimento è stata selezionata 

l’ acqua, alla quale è stato attribuito HU= 0. I valori della scala stabiliscono il 

relativo scostamento dei coefficienti di assorbimento delle rispettive sostanze dal 

coefficiente di attenuazione dell’acqua per mille, secondo la relazione: 

 

 
L’ aria assume valore -1000, mentre l’ osso +1000. 
  

Figura 2.9 Valori tipici di UH assunti da vari organi 
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Retroproiezione filtrata (FBP) 

 
La tecnica di ricostruzione standard utilizzata nei tomografi di ultima 

generazione è la retroproiezione filtrata (Filtered Backprojection- FBP). Rientra 

nella categoria delle cosiddette tecniche di Fourier, che richiedono calcoli 

matematici molto complessi e che non saranno presi in considerazione in questo 

studio. Come il nome stesso suggerisce, l’ algoritmo di retroproiezione filtrata 

consiste in due fasi distinte (Figura. 2.10): una fase di filtrazione e una di 

retroproiezione. 

 
Nella fase di filtrazione, i dati vengono elaborati nel dominio della frequenza 

tramite un particolare filtro, che ha il compito di enfatizzare i dettagli piuttosto 

che il contrasto. I nuclei di convoluzione sono rappresentati da matrici 

numeriche, che modificano il contenuto informativo del singolo pixel in 

relazione a quelli circostanti e permettono di migliorare la qualità                        

dell’ immagine finale. Nel caso in cui viene acquisito un tessuto a bassa 

risoluzione di contrasto, è necessario utilizzare un filtro morbido (smooth), che 

enfatizzerà il contrasto anatomico. Viceversa, se si studiano strutture ad elevato 

contrasto, si deve optare per un kernel nitido (sharpness). 

Nella fase di retroproiezione, ciascuna riga del sinogramma è immediatamente 

resa bidimensionale, formando così un’ immagine intermedia, che viene 

successivamente ruotata di un angolo pari a quello di acquisizione. 

Sovrapponendo tutte le immagini cosi ottenute, ciascuna derivante da una riga 

Figura 2.10 Schema a blocchi dell’ algoritmo di retroproiezione filtrata (FBP) 
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diversa precedentemente filtrata, si ricava il dataset tomografico. Utilizzando un 

numero elevato di angolazioni di proiezione il risultato iconografico migliora 

sensibilmente e l’ oggetto rappresentato diventa più nitido (Figura. 2.11). 

 

 
 
Questa tipologia standard di ricostruzione delle immagini, anche se molto 

efficiente in termini di velocità, non è in grado di scindere il rapporto presente tra 

il rumore e la risoluzione spaziale. Per ottenere un maggior dettaglio, a parità di 

rumore dell’ immagine, è necessario aumentare la quantità di radiazioni che 

giungono sul detettore e di conseguenza la dose al paziente.  

 
Recentemente, a causa di normative radioprotezionistiche sempre più rigide ed 

esposizioni TC elevate, le case costruttrici hanno introdotto in questa metodica le 

ricostruzioni iterative, come alternativa alla FBP. 

 

Figura 2.11 Ricostruzione tomografica mediante retroproiezione 
filtrata,  eseguita a partire da dati simulati 
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Ricostruzioni iterative di seconda generazione (SAFIRE) 

 
Le ricostruzioni iterative non sono certo nulla di nuovo, erano già state inventate  

a partire dagli anni 60. Nella pratica clinica hanno trovato una loro prima  

applicazione nelle apparecchiature di medicina nucleare (essendo esami emissivi 

il rumore dell’ immagine è notevole) e successivamente anche nelle TC. 

Attualmente, grazie all’ implementazione dei sistemi software, i pesanti calcoli 

matematici che richiede questo algoritmo sono eseguibili in un tempo 

compatibile con la routine clinica.  

Il Sinogram Affirmed Iterative Reconstraction è una ricostruzione iterativa di 

seconda generazione, dato che la formazione dell’ immagine avviene 

direttamente partendo dai dati grezzi (raw data).  

L’ algoritmo si avvale di una tecnica di modulazione del rumore. Nelle immagini 

TC quest’ ultimo ha uno spettro di potenza rilevante, generato da molteplici 

processi intrinsechi al sistema. Il modello impiega la nota propagazione dello 

spettro del rumore nella proiezione dei dati nel dominio dell’ immagine.             

L’ obiettivo è quello di differenziare l’ informazione utile dai fattori di disturbo, 

con la massima verosimiglianza possibile. Quanto appena detto può essere 

tradotto in formule matematiche complesse e risolto iterativamente, cioè tramite 

tentativi.  

Sono possibili cinque livelli di iterazione, ad ognuno dei quali corrisponde una 

maggiore riduzione del rumore (forza 1 maggior rumore nell’ immagine, forza 5 

rumore quasi assente). Ad ogni iterazione il rumore viene stimato e sottratto dai 

dati correnti. Nel ciclo di convalida il risultato viene confrontato con i dati 

iniziali ed aggiunto al dataset precedente, prima del loop seguente (Figura. 2.12).  
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L’ immagine ricostruita tramite il SAFIRE, a parità di dose erogata, risulta di 

qualità decisamente superiore con benefici riguardanti sia la minor presenza di 

disturbo, sia l’ ottimizzazione della risoluzione spaziale. La percezione dei 

dettagli migliora e il contenuto clinico dell’ immagine si avvalora, perchè il 

rumore, diminuendo, non copre particolari che altrimenti non si potrebbero 

visualizzare (Figura. 2.13; Figura. 2.14).  

 

 

 

 

 
 
 
 
 
 
 

 
 
 
 
 

Figura 2.12 Schema a blocchi di un processo iterativo 

Figura 2.13 Immagine TC dell’ addome ricostruita tramite FBP (sinistra) e SAFIRE (destra)  
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Oltre alla capacità di ricostruire immagini di miglior qualità, è possibile acquisire 

il dataset di partenza con una dose radiante inferiore fino al 60% rispetto allo 

standard, sostituendo poi il SAFIRE alla FBP in fase di ricostruzione dei dati. In 

questo modo si giunge a delle immagini esattamente comparabili a quelle 

ottenute mediante FBP al 100% della dose. Il paziente avrebbe una riduzione 

significativa dell’ esposizione ai raggi x, senza che la qualità dell’immagine ne 

venga comunque compromessa.  

Nonostante i numerosi vantaggi del SAFIRE, lo standard per la ricostruzione 

delle immagini tomografiche rimane la retroproiezione filtrata, principalmente 

per una questione di abitudine e di timore verso i cambiamenti. Il SAFIRE viene 

di norma impiegato in ristretti ambiti (ad esempio in pazienti obesi o per lo 

studio delle coronarie), come implemento alle classiche immagini con FBP. 

 
 
 

Figura 2.14 Immagine TC dell’ encefalo ricostruita tramite FBP (sinistra) e SAFIRE (destra) 
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CAPITOLO III 

STUDIO SPERIMENTALE 
 
 

 

3.1 Introduzione 

 
L’ angiografia coronarica mediante tomografia computerizzata (CTCA) è una 

metodica non invasiva, per la diagnosi di malattia coronarica ostruttiva. I recenti 

sviluppi tecnologici delle apparecchiature TC hanno migliorato la prestazione e 

la precisione diagnostica di questo esame, che si caratterizza di un’ alta 

sensibilità e un elevato valore predittivo negativo [1, 4, 8, 27]. Tuttavia, crescenti 

preoccupazioni sono state sollevate per quanto riguarda il livello di esposizione a 

radiazioni associate a questa metodica. Di conseguenza la più grande sfida nella 

CTCA è quella di erogare la dose più bassa possibile, ottenendo però immagini 

diagnostiche [16, 24]. 

Il processo di ricostruzione delle immagini risulta determinante per la qualità 

dell’ immagine TC, così come la quantità di radiazioni richiesta per generare un 

dataset adeguato. Nella ricostruzione delle immagini TC è tradizionalmente 

utilizzata la retroproiezione filtrata (FBP) [48]. L’ aumento della risoluzione 

spaziale, con questa tecnica, è direttamente associata ad un incremento del 

rumore, che può essere diminuito solamente con un aumento della quantità di 

raggi X e di dose erogata al paziente. Le ricostruzioni iterative sono state 

introdotte da più di tre decenni, con lo scopo di migliorare la qualità delle 

immagini TC, riducendo il rumore quantico e gli artefatti [7]. Solo recentemente 

però il miglioramento dei software ha permesso di ottenere tempi di ricostruzione 

clinicamente accettabili. I vantaggi di queste tecnologie possono essere applicati 

a qualsiasi regione corporea, compreso lo studio cardio- vascolare; tuttavia il 
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potenziale risparmio di dose radiante non è ancora stato indagato 

sistematicamente [19, 21, 23, 30, 37, 38, 39, 40]. 

Lo scopo di questo studio prospettico è quello di confrontare la qualità delle 

immagini e l’ accuratezza diagnostica di una recente ricostruzione iterativa 

(SAFIRE) con la FBP, valutando anche il potenziale risparmio di dose in CTCA. 

 

 

3.2 Materiali e metodi 

 

Popolazione studiata 

Da settembre 2012 a novembre 2012, 20 pazienti (11 maschi, 9 femmine; età 

media ± DS= 60.0 ± 13,2 anni ), che sono stati sottoposti ad angiografia 

coronarica mediante tomografia computerizzata (CTCA) per sospetta malattia 

coronarica (CAD), sono stati arruolati nello studio. Solo i pazienti con ritmo 

sinusale e in grado di trattenere il respiro per almeno 5 secondi sono stati inclusi. 

Sono stati esclusi i pazienti con controindicazioni assolute alla somministrazione 

endovenosa di mezzo di contrasto iodato (es. allergia nota, insufficienza renale e 

disturbi alla tiroide). Il comitato  etico ha approvato lo studio e  tutti i soggetti 

partecipanti hanno fornito un consenso informato (Tabella. 3.1). 
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Preparazione del paziente 

Ai pazienti con una frequenza cardiaca (HR) superiore a 60 battiti per minuto 

(bpm) e senza specifiche controindicazioni è stata iniettato per via endovenosa 

una fiala di beta- bloccante (Atenolo, Tenormin, AstraZeneca). Inoltre, in 

assenza di controindicazioni, pochi minuti prima della scansione è stato 

somministrato del nitrato sublinguare (Isorbide dinitrato, Carvasin 5mg, Wyeth 

Lederle). 

Tabella 3.1 Descrizione della popolazione di studio 

 

Abbrev: DS, deviazione standard; M, maschi; F, femmine; BMI indice di massa corporea; bpm, battiti per minuto; 
DLP, prodotto dose- lunghezza; LVEF, frazione di eiezione del venticolo sinistro 
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Acquisizione delle immagini TC 

Tutti i pazienti sono stati esaminati utilizzando una scanner TC a doppia sorgente 

di seconda generazione con 128 (32x2x2) strati (Somaton Definition Flash, 

Siemens, Forchheim, Germania). La tecnica, per l’ esecuzione dell’ esame 

CTCA, è stata scelta individualmente per ogni paziente, in relazione alla 

frequenza cardiaca e all’ indice di massa corporea (BMI), con l’ obiettivo di 

ridurre al minimo l’ esposizione a radiazioni. 

Tutti i pazienti sono stati sottoposti ad una scansione senza mezzo di contrasto, 

per la quantificazione del calcio nelle coronarie, seguita poi da una fase 

angiografica.  

Le tecniche di acquisizione delle immagini includono la tradizionale modalità  

gating ECG retrospettica, con modulazione della corrente del tubo a seconda 

della frequenza cardiaca del paziente, e il triggering ECG prospettico.  

La modulazione prospettica dell’ amperaggio del tubo è stata utilizzata con una 

finestra ad alta dose dal 65% all’ 80% dell’ intervallo R-R e un protocollo 

MinDose (Siemens, Germania) nelle rimanenti fasi del ciclo cardiaco (ossia al 

4% dell’ amperaggio massimale; Figura. 3.1). Lo scanner TC, impiegato in 

questo studio, offre inoltre la possibilità di acquisizioni ad alto pitch, che 

consente una notevole riduzione della dose di radiazioni. Comunque, questa 

modalità di acquisizione non è parte integrante del protocollo di studio in base 

alla quale i dati sono stati raccolti per questa indagine. 

Sono stati somministrati 70- 100ml di mezzo di contrasto iodato non ionico 

(Iomeprol, Iomeron 400, Bracco, Milano, Italia) alla velocità di 6ml/s, mediante 

iniettore automatico a doppia siringa (Stellant, Medrad, Pittsburgh, PA, USA) 

collegato ad una ago-cannula da 18- 20 gauge, preventivamente posizionata in 

una vena antecubitale. Allo scopo di ottimizzare l’ opacizzazione dei vasi 

arteriosi coronarici, è stata utilizzata la tecnica del bolus- tracking (CARE bolus, 
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Siemens, Forchheim, Germania), utile a sincronizzare l’ arrivo del mezzo di 

contrasto nelle coronarie, con l’ inizio della scansione [9, 33].   

I parametri di acquisizione sono stati: collimazione 2x64x0.6, tempo di rotazione 

280ms, risoluzione temporale 75ms, algoritmo di ricostruzione 180°e 

avanzamento per rotazione/ pitch variabile ed adattativo alla frequenza cardiaca 

(range 0,16- 0,35), potenza del tubo radiogeno 320- 360 mas per rotazione (a 

seconda del BMI del paziente), 120kV sono stati scelti per pazienti con il BMI> 

25 kg/ m2, mentre la differenza di potenziale del tubo è stata ridotta a 100kV in 

pazienti con BMI <25 kg/ m2, e a 80kV in quelli con BMI <20 kg/m2, spessore di 

strato effettivo ricostruito 0.75mm, incremento di ricostruzione 0,4mm, FOV 

150- 160mm. La direzione della scansione è stata cranio- caudale, da sopra          

l’ origine delle arterie coronarie sino al dì sotto della cupola diaframmatica. 

 

 

 

 
 
 

Figura 3.1 Protocollo di scansione e modulazione della dose. La massima dose viene erogata dal 65%        
all’ 80% dell’ intervallo R-R. Nelle rimanenti fasi il tubo passa al 4% della dose. All’ interno di questa fase 
di modulazione è possibile scegliere la posizione della finestra di ricostruzione (ampiezza 75ms) 
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Modalità di ricostruzione delle immagini TC 

FBP e ricostruzioni iterative 

La natura a doppia sorgente della TC permette la ricostruzione degli studi con 

diverse quantità di dati che contribuiscono alla formazione delle immagini, 

simulando così diversi livelli di dose di radiazione in fase di acquisizione. In 

questo studio, le ricostruzioni a piena dose (100%) con la FBP sono state 

eseguite utilizzando il metodo clinico di routine, in base cioè a tutti i sistemi di 

rivelazione del doppio tubo- detettore.   

I parametri di ricostruzione comprendono l’ algoritmo (“Kernel”) standard 

vascolare non- iterativo “B26” e quello sharp “B46”, dedicato per gli stent. Lo 

spessore di sezione utilizzato è di 0,75mm con incremento di 0.4mm e un FOV 

che contiene esclusivamente il cuore. 

Inoltre, i dati sono stati ricostruiti con il SAFIRE, Sinogram Affirmed Iterative 

Reconstraction, (Siemens Healtcare, Forchheim, Germania) (Figura. 3.2) con 3 

forza di riduzione del rumore (S2, S3 e S4), usando i corrispondenti “I26” e 

“I46” (specifici kernel SAFIRE corrispettivi rispettivamente al “B26” e al 

“B46”). 

 Figura 3.2 Disegno dello studio. Subito dopo la scansione CTCA, sono stati ricostruiti 
nella fase best- diastole quattro dataset, usando due differenti algoritmi (FBP and 
SAFIRE) 
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Sinogram Affirmed Iterative Reconstraction 

Il SAFIRE utilizza una tecnica di modulazione del rumore supportata dai dati 

grezzi. Il modello impiega la nota propagazione del rumore nella proiezione dei 

dati nel dominio dell’ immagine. Il rumore, nelle immagini TC, rappresenta uno 

spettro di potenza non insignificante, che è generato dalla correlazione tra le 

fluttuazioni statistiche di voxel adiacenti, introdotte a seguito del processo di 

retroproiezione. Si differenzia dal rumore bianco, che non è significativo. I dati 

ricostruiti possono essere considerati come liberi da rumore, con l’ aggiunta  di 

quello derivante dalla statistica degli eventi. Lo scopo è quello di differenziare le 

informazioni utili dal rumore, con la massima verosimiglianza fornita             

dall’ algoritmo. Questo compito può essere tradotto in un problema di 

ottimizzazione matematica e risolto iterativamente, eliminando accuratamente le 

componenti del rumore. Nel corso delle cinque iterazioni, il contenuto di         

quest’ ultimo viene stimato e sottratto dai dati correnti. Nel ciclo (loop) di 

convalida il risultato viene confrontato con i dati iniziali ed aggiunto al dataset 

precedente, prima della successiva iterazione (Figura 3.3). 

L’ attuale velocità di ricostruzione offerta da tale algoritmo è di 20 sezioni/ 

secondo, rispetto alle 40 ottenute con la FBP. 

Figura 3.3 Rappresentazione grafica della riduzione del rumore 
tramite il SAFIRE 
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Stime della dose di radiazioni 

La dose effettiva di radiazioni è stata calcolata moltiplicando la DLP per uno 

specifico fattore di conversione per il torace (k= 0.014 mSv x mGy-1xcm-1) [6]. 

 

Valutazione dell’ immagine CTCA 

Le immagini ricostruite sono state trasferite ad una workstation dedicata, con una 

piattaforma software cardiovascolare (SynagoVia, Siemens, Germania). Per 

quantificare il valore TC dell’ attenuazione vascolare, espresso in unità Hounsfiel 

(HU), e valutare il grado di attenuazione ottenuto dall’ arrivo del mezzo di 

contrasto iodato (enhancement), sono state posizionate tre regioni di interesse 

(ROI) rispettivamente in aorta ascendente (Ao), nella coronaria di destra (RCA) e 

di sinistra (LCA). 

Il rapporto segnale rumore (SNR) e il rapporto contrasto rumore (CNR) sono 

stati calcolati nel seguente modo: 

 

!"# = !"#$%&à!!"#$%&"'(
!"#$%&$'("!!"#$%#&%!(!"#!) 

 

CNR =
!"#$%&à!!"#$!"#$%!!"#$%&à!!"#$%&'()!

!"#$%&$'("!!"#$%#&%!(!"#!)  

 

Dove:  

• La densità vascolare rappresenta la media dei valori di attenuazione 

misurati in Ao, RCA e LCA. 

• La densità muscolare rappresenta la media dei valori di attenuazione 

misurati nella parete laterale del ventricolo di sinistra.  
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Analisi statistica 

I valori sono riportati come media  ±  deviazione standard (DS). Per l’ analisi dei 

dati è stato utilizzato un software disponibile in commercio (MedCalc v9.2.1.0, 

Mariakerke, Belgio). La correlazione tra i valori TC, lo spessore dello strato e i 

kernel di convoluzione è stata calcolata mediante l’ utilizzo dell’ ANOVA test e 

tramite il coefficiente di correlazione di Pearson. Le differenze sono state 

studiate con il test T di Student (due code); per campioni appaiati è stato 

considerato significativo un valore di p <0.05. 

 

 

3.3 Risultati 

 
Tutti i 20 studi CTCA sono stati completati con successo e considerati 

soddisfacenti per quanto riguarda la qualità diagnostica dell’ immagine. Il totale 

dei dataset ottenuti è stato di 160: 40 utilizzando la FBP e 120 mediante il 

SAFIRE. I dati anagrafici dei pazienti e le caratteristiche di acquisizione delle TC 

sono riportate nella Tabella. 3.1. La modulazione prospettica dell’ amperaggio 

del tubo da 65% all’ 80% dell’ intervallo dell’ onda R-R è stata eseguita in tutti i 

pazienti. La media del rumore delle immagini è risultata significativamente 

inferiore utilizzando la ricostruzione iterativa rispetto alla FBP, in tutte le regioni 

di interesse (r= 0.34; p<0.05) (Figura. 3.4 e 3.5), mentre non c’ è stata alcuna 

differenza significativa nell’ attenuazione media all’ interno delle stesse regioni 

anatomiche (Tabella 3.2). In confronto con la FBP, la qualità d’ immagine della 

ricostruzione iterativa ha riportato differenze statisticamente significative. Il 

SAFIRE ha mostrato un rapporto segnale rumore e un rapporto contrasto rumore 

significativamente superiore,  con crescente nitidezza dei kernel (p< 0.05; Figura 

3.5). In particolare il massimo miglioramento del SNR è stato del 49% e del 

CNR del 48% per I26-2, e del 45% e del 46% per I46-3 (Figura. 3.6). 
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Tabella 3.2 Valori dell’ attenuazione vascolare 

La tabella mostra i valori di attenuazione valscolare (espressi in unità Hounsfield- HU) misurata nell’ aorta 
ascendente (Ao), nell’ arteria coronaria di destra (RCA), e nell’ arteria coronaria di sinistra (LCA) con la full-dose 
FBP e con il SAFIRE. La deviazione standard in aria è considerata come il rumore.  

Figura 3.4 Flusso di dati dell’ algoritmo SAFIRE. Le trame dei box e dei whiskey dimostrano una significativa 
riduzione del rumore del SAFIRE, rispetto alla corrispondente ricostruzione mediante FBP, in tutte le regioni di 
interesse  
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Figura 3.5 Valori di attenuazione basati sugli algoritmi di ricostruzione 

a) Analisi dell’ attenuazione vascolare utilizzando il kernel B26 

b) Analisi dell’ attenuazione vascolare utilizzando il kernel B46 
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b) SNR e CNR basato su differenti algoritmi di ricostruzione B26 e B46, e le corrispettive ricostruzioni SAFIRE 

 

 

Figura 3.6 SNR e CNR 

 

a) SNR e CNR basato su differenti algoritmi di ricostruzione B26 e B46, e le corrispettive ricostruzioni SAFIRE 
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Stima della dose di radiazioni 

La DLP delle acquisizioni CTCA, che rappresenta la dose di radiazioni associata 

alle ricostruzioni full-dose con la FBP, è stata di 459.8 ± 303.7mGy x cm, 

risultante in una dose efficace stimata di 6.4 ± 4,3 mSv. 

 

3.4 Discussione 
 
Abbiamo dimostrato che l’ applicazione dell’ algoritmo di ricostruzione iterativo  

ai dati grezzi della CTCA si traduce in una significativa riduzione del rumore e in 

un miglioramento oggettivo della qualità dell’ immagine, rispetto alla 

tradizionale FBP, con tutte le forze del SAFIRE utilizzate (cioè S2, S3 e S4). 

Questo indica la possibilità di un notevole risparmio di dose radiante che può 

essere raggiunto tramite l’ impiego dell’ algoritmo di ricostruzione iterativo nella 

pratica clinica.  

Una grande quantità di studi ha dimostrato l’ alta performance del CTCA come 

alternativa non invasiva al cateterismo coronarico, per escludere stenosi 

significative delle arterie coronarie [1, 26, 27, 41]. A causa di problemi relativi 

alla dose associati alla TC e in particolar modo alla CTCA, sono stati intrapresi 

notevoli sforzi per abbassare la quantità di radiazioni connessa a questa 

metodica. Gli esempi includono la modulazione della corrente in relazione        

all’ anatomia [25] e alla frequenza cardiaca del paziente [32], la riduzione della 

tensione del tubo [12], l’ impiego  del trigger ECG prospettico [2, 14] e di un 

elevato pitch [28]. Di conseguenza, fino ad ora, gli sforzi, atti a ridurre la dose di 

radiazioni, si sono concentrati principalmente nella fasi di acquisizione delle 

immagini. L’ utilizzo tradizionale della FBP per la ricostruzione delle immagini 

TC ha imposto dei limiti. Con questa tecnica infatti, il miglioramento della 

risoluzione spaziale è direttamente associato ad un aumento del rumore delle 

immagini [13], che è spesso compensato da un setting superiore del tubo 

radiogeno. Il rumore risulta particolarmente rilevante nella CTCA, dove la 
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necessità di una elevata risoluzione spaziale e temporale ha tradizionalmente 

portato ad esposizioni relativamente elevate. Recentemente [29, 34], i 

miglioramenti nei requisiti di dose erogata sono stati richiesti anche a tecniche di 

elaborazione dei dati, in fase di post- acquisizione. 

Le ricostruzioni iterative sono state proposte già quasi quattro decenni fa [7], 

come un approccio alternativo per il miglioramento delle immagini TC, grazie 

alla riduzione del rumore quantico e degli artefatti associati alla FBP. Tuttavia, 

solo di recente, si è sviluppata nei computer una potenza di calcolo tale da 

consentire di ricostruire le immagini iterativamente all’ interno della clinica, in 

un lasso di tempo accettabile. In questo studio descriviamo l’ utilizzo del nuovo 

algoritmo di ricostruzione SAFIRE, che mira a superare le costrizioni della FBP 

convenzionale, disaccoppiando la relazione tra risoluzione spaziale e rumore    

dell’ immagine. Le cinque forze preimpostate (S1-S5), che richiedono un 

modello di rumore predefinito e regolarizzato, possono essere scelte dall’ utente, 

dopo aver visto le immagini in anteprima. Tuttavia, è difficile per i medici, nella 

routine quotidiana, selezionare la forza di SAFIRE ottimale  per ogni paziente. E’ 

fondamentale determinare la forza del SAFIRE generalmente accettabile e 

ottimale nella pratica clinica della CTCA. Nel nostro studio la forza 3 e la 4 sono 

risultate ottimali rispettivamente per il kernel B26 e B46.  

Diversi limiti devono però essere considerati. In primo luogo, questo è stato uno 

studio di fattibilità su una popolazione di pazienti limitata. Sono necessarie 

ricerche più ampie, per confermare i nostri risultati. Tuttavia, ciò non toglie nulla 

alla constatazione che il rumore dell’ immagine, che ha costituito per molto 

tempo una limitazione della dose erogata nelle CTCA, possa essere migliorato 

con l’ abbandono della FBP come metodo standard di ricostruzione delle 

immagini. 
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 3.5 Conclusioni 
 
In conclusione, i risultati del nostro studio suggeriscono l’ abbandono della FBP 

come tecnica convenzionale, a favore dei metodi di ricostruzione iterativi. 

Eliminando efficacemente notevoli potenziali di rumore dell’ immagine, il 

SAFIRE mantiene la qualità iconografica, riducendo notevolmente l’ esposizione 

a radiazioni ionizzanti durante la CTCA.  

In questa metodica, impostazioni di SAFIRE media (S3 in B26) e lenta ad alta 

resistenza (S4 in B46) possono essere scelte nella routine clinica, avendo 

maggior potenzialità, rispetto alla FBP, di incrementare l’ accuratezza 

diagnostica e la riduzione di dose radiante. 
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