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Алгоритмічне послаблення впливу розсіяного 
випромінювання на рентгенівські зображення 
як альтернатива апаратним методам
Представлено академіком НАН України О.О. Кришталем

Розроблений авторами алгоритм послаблення впливу розсіяного випромінювання на рентгенівські зобра-
ження порівняний з двома найефективнішими апаратними методами: збільшення повітряного проміжку 
та застосування протирозсіювальних растрів. За допомогою числового моделювання показано, що прос-
тота та ефективність техніки маніпуляції величиною повітряного проміжку нівелюється збільшенням 
розмірів сканера і вимогами до детектора. Типовий протирозсіювальний растр із коефіцієнтом 12 відсіює 
розсіяне випромінювання з ефективністю десятиметрового повітряного проміжку, але вимагає для цього 
більшу на 50 % експозицію і дозове навантаження на пацієнта. Запропонована алгоритмічна компенсація 
забезпечує характеристики на рівні середніх апаратних засобів без збільшення дозового навантаження і 
додаткових апаратних вимог. 

Ключові слова: рентгенівське зображення, розсіяне рентгенівське випромінювання, симуляція методом 
Монте-Карло, протирозсіювальний растр, алгоритмічна компенсація, протирозсіювальний проміжок.

БІОФІЗИКА
BIOPHYSICS

Рентгенівська діагностика ґрунтується на ідеї отримання тіньових зображень об’єкта в рент-
генівських променях. Рентгенівські апарати мають джерело рентгенівського випроміню-
вання та детектор, чутливий до випромінювання джерела. Обстежуваний об’єкт розміщу-
ється між джерелом і детектором таким чином, що випромінювання, яке випромінює дже-
рело, проходить через об’єм об’єкта і досягає детектора. Завдяки взаємодії із речовиною 
об’єкта, фотони рентгенівського випромінювання можуть зазнати поглинання, розсіювання 
або вільно пройти крізь об’єкт (рис. 1). Первинне випромінювання — це частина почат ко-
вого випромінювання джерела, яке пройшло крізь об’єкт без взаємодії із речовиною об’єк та. 
Це випромінювання створює корисне зображення внутрішньої структури об’єкта. Випро-
мінювання розсіяних рентгенівських фотонів, в основному спричинене процесами роз-
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сіяння Комптона та Релея, переважно є 
неколінеарним щодо первинного випро-
мінювання [1]. Таким чином, розсіювання 
спотворює результуюче рентгенівське зоб-
раження, погіршуючи його контрастність і 
різкість, додаючи додатковий шум і нерів-
номірний фон. Шкала Хаун с філда також 
спотворюється. Вирішення проблеми впли-
ву розсіяного випромінювання на якість 
рентгенівських зображень без підвищення 
дозового навантаження є важливим зав-
данням, особливо для потреб медичної ві-
зуалізації.

1. Послаблення розсіяного випромі-
нювання. Підходи до вирішення проблеми 
розсіяного випромінювання на рентгенів-
ських зображеннях можна розділити на дві 
групи: методи послаблення розсіяного ви-
промінювання, основною метою яких є 
зменшення кількості розсіяного випромі-
нювання, що бере участь у формуванні 
рентгенівського зображення; і компенса-
ційні методи, основною метою яких є корекція рентгенівського зображення, утвореного під 
впливом розсіяного випромінювання. У цій роботі порівняно методи першої групи із роз-
робленим авторами методом другої групи. Основним критерієм порівняння методів є пара-
метр “вибірковості” (  ) [2]. Цей параметр визначається співвідношеннями між розсіяним і 
первинним випромінюванням із застосуванням методу послаблення (  ) та без нього (  ) 
таким чином:     .

Протирозсіювальний растр. Протирозсіювальний растр — це матриця металевих плас-
тин (наприклад, із свинцю), орієнтована на “фокус” джерела рентгенівського випромінюван-
ня (див. рис. 1) так, щоб мінімізувати поглинання первинного випромінювання та макси-
мізувати поглинання розсіяного випромінювання, яке неколінеарне до первинного. Влас ти-
вості растрів визначають матеріали пластин і міжпластинних проміжків. Основними 
ха рактеристиками растра (див. рис. 1) є: фокусна відстань F; товщина пластин D; товщина 
зазорів d; висота h; частота, або кількість пластин на 1 см, N  1/(d + D), коефіцієнт /r h D . 
Зазначені параметри (особливо коефіцієнт растра) визначають прозорість растра Tp щодо 
первинного та Ts щодо розсіяного випромінювання. На характеристики прозорості растра 
також вливають конфігурація рентгенівського апарата, колімування растра щодо рентге-
нівського апарата (пластини мають бути орієнтовані на фокус джерела рентгенівського ви-
промінювання) і структурні особливості досліджуваного об’єкта. В термінах прозорості ви-
бірковість набуває такого вигляду: / /p sT T      .

Протирозсіювальний растр сильно поглинає розсіяне випромінювання, але водночас 
пер винне випромінювання також поглинається. Для опису того, скільки всього випроміню-

Рис. 1. Протирозсіювальний растр
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вання пройшло через растр, використовується коефіцієнт пропускання суми первинного та 
розсіяного випромінювання Tt. Цей параметр сильно залежить від досліджуваного об’єкта і 
в деяких випадках у Tt  переважає первинне випромінювання, в інших — розсіяне. Втрати 
інтенсивності випромінювання, що потрапляє на детектор, доводиться компенсувати збіль-
шенням інтенсивності джерела рентгенівського випромінювання (або збільшенням часу 
експозиції), що призводить до пропорційного збільшення поглиненої пацієнтом дози. 
Збільшення інтенсивності джерела рентгенівського випромінювання або збільшення дози 
описується фактором Бакі: 1 tB T .

Типові параметри растра для рентгенівської трубки 90 кэВ та акрилового фантома 20 см 
[3] наведені у таблиці.

Незважаючи на сильне придушення розсіяного випромінювання, протирозсіювальний 
растр має кілька недоліків, що спонукає у багатьох випадках шукати альтернативу. Внаслідок 
застосування растра значно зменшується сигнал (див. коефіцієнт Бакі в таблиці). Ком пен-
сація втрат вимагає збільшення інтенсивності рентгенівського опромінення, що зумовлює 
пропорційне збільшення поглинутої досліджуваним обєктом дози опромінення і є вкрай 
небажаним для медичного обстеження. Растр, як і досліджуваний об’єкт, бере участь у фор-
муванні зображення, і отримане рентгенівське зображення може містити елементи растра. 
Застосування растра вимагає хорошої колімації рентгенівської системи. Фокуси джерела 
рентгенівського випромінювання та растра повинні збігатися, інакше прозорість растра по-
гіршується і виникають артефакти. Растр збільшує масу та розміри системи, що в деяких 
випадках є дуже небажаним, наприклад, у разі комп’ютерної томографії (КТ). У випадку 
останнього покоління КТ-сканерів складно побудувати детектор із растром, бо детектор у 
таких системах повинен бути чутливим до рентгенівських променів у межах широкого кута.

Повітряний проміжок. Іншим способом зменшення кількості розсіяного випромінюван-
ня, що потрапляє на детектор, є збільшення відстані (розміру повітряного зазору) між 
досліджуваним об’єктом і детектором. Цю ідею схематично можна пояснити на прикладі 
“точкового” джерела рентгенівського випромінювання, як показано на рис. 2. Метод засно-
ваний на ідеї, що інтенсивність випромінювання від такого джерела зменшується обернено 
пропорційно квадрату відстані від джерела. У разі невеликого “повітряного зазору” (кон-
тактна експозиція) співвідношення між розсіяним та первинним випромінюванням виз-
начається як 2( / )cC F a  , де C — коефіцієнт пропорційності, ac — відстань між об’єктом 
і детектором, F — відстань між умовним фокусом і детектором. У разі збільшення повіт ря-
ного зазору (експозиція зі збільшенням) це співвідношення 2( / )zC F a  , де az — відстань 
між об’єктом і детектором. Вибірковість повітряного проміжку дається простим виразом 

2/ ( / )z ca a     . Як видно зі схеми (див. рис. 2, а), у випадку конусного проме ня 
(точ кове джерело) збільшення повітряного проміжку призводить до збільшення зоб ра-

ження об’єкта, яке визначається коефіцієнта-
ми збільшення таким чином: / ( )c cm F F a  ; 

/ ( )z zm F F a  . Тоді вибірковість через кое-
фіцієнти збільшення дорівнює

2
( 1)
( 1)

z c

c z

m m

m m

 
    

.

Типові характеристики растрів

r Ts Tp  Tt B

     
     
     
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Порівнюючи ефективність растра та повітряного проміжку, легко переконатися, що 
растр забезпечує таку саму вибірковість, як і десятиразове збільшення повітряного проміж-
ку. Водночас повітряний проміжок позбавлений деяких недоліків растрів: первинне випро-
мінювання послаблюється на порядки менше (в основному завдяки проходженню крізь 
товстий шар повітря). Отже, доза менша, результуюче рентгенівське зображення позбавле-
не елементів растра, немає необхідності у точній колімації растра із рентгенівським апара-
том. Проте цей метод має очевидний недолік — у більшості випадків важко зробити достат-
ньо великий повітряний проміжок (особливо у випадку КТ).

Загалом, згідно з даними наукових джерел, досить великий повітряний проміжок дає 
кращі результати, ніж застосування протирозсіювального растра. У рентгенографії органів 
грудної клітки [4] збільшення повітряного проміжку приводить до збільшення контрасту 
для задньо-передньої проєкції з тією ж дозою і до зменшення дози із незначним знижен-
ням контрасту у разі бічної проєкції порівняно із застосуванням протирозсіювального ра-
стра. У дослідженнях із цефалометричної рентгенографії [5] повітряний проміжок порів-
няно з растром приводить до кращої вибірковості та до покращення співвідношення сиг-
нал/шум і дозу вдалося зменшити більш ніж удвічі. 

Алгоритмічна компенсація. Авторами цієї роботи був розроблений алгоритм матема-
тичної обробки рентгенівських зображень для компенсації розсіяного випромінювання без 
використання апаратних засобів, описаних вище [6, 7]. Рентгенівське зображення ( M ) з 
високою точністю можна описати за допомогою рівняння

( , ) [ ( , ) { }( , )]i i i ii i
M x y P x y P K x y    ,

де i нумерує області зображення з приблизно однаковим розсіюванням; ,x y  — коорди-
нати у площині зображення, P — області зображення первинного випромінювання; K — 

Рис. 2. Повітряний проміжок: а — схема точкового джерела, б — вибірковість як функція збільшення 
(mc  1,4)



118 ISSN 1025-6415. Dopov. Nac. akad. nauk Ukr. 2021. № 4

А.Ю. Даник, О.О. Судаков

функції ядер розсіювання для кожної області. Це рівняння розв’язується ітераційно для 
знаходження розподілу первинного випромінювання на основі відомих функцій ядра роз-
сіювання та виміряного зображення. Визначення ядер розсіювання відбувається за допо-
могою реалістичного математичного моделювання проходження рентгенівського випро-
мінювання через речовину методом Монте-Карло для математичних фантомів. Розбиття 
результуючого зображення на області та прив’язка ядер розсіювання до кожної області здій-
снюється за допомогою класифікатора на основі машини опорних векторів. Було показано, 
що розбиття на 8—13 областей забезпечує відновлення 95 % контрасту первинного ви-
промінювання [6]. Алгоритмічна компенсація може бути застосована на установках малого 
розміру, не вимагає протирозсіювальних растрів і повітряних проміжків, а також не збіль-
шує дозове навантаження. Головним недоліком цього підходу є можливі нестійкості під час 
розв’язання оберненої задачі, а також відсутність повної інформації про досліджуваний 
об’єкт, що потенційно зменшує точність компенсації. 

2. Числове моделювання. Для перевірки і порівняння вищенаведених оцінок було про-
ведено серію числових моделювань взаємодії рентгенівського випромінювання з тестовим 
математичним фантомом за наявності протирозсіювального растра, з варіюванням роз-
міру повітряного проміжку між об’єктом та детектором і з використанням алгоритмічної 
компенсації.

Математичний фантом (рис. 3) складається з двох циліндрів з кальцію та з повітря, які 
занурені в акваріум з водою. Розміри акваріума 400  400  100 мм. Циліндр з кальцію має 
товщину 5 мм, циліндр з повітря — 40 мм.

Моделювання здійснено методом Монте-Карло із використанням програмного пакета 
GATE [8] на базі ресурсів обчислювального центру Київського національного університету 
ім. Тараса Шевченка [9]. Джерело рентгенівського випромінювання опромінювало тес-
товий фантом паралельним пучком інтенсивністю 10 000 000 000 фотонів у секунду із се-
редньою енергією фотона 0,0407 МеВ (із реалістичним спектром). Кожна симуляція вра-
ховувала найважливіші в термінах досліджуваних явищ фізичні процеси: розсіювання за 
Комптоном та Релеєм, фотоефект і синхротронне випромінювання за схемою [6]. Перша 

Рис. 3. Математичний фантом: 1 — циліндр з кальцію, 2 — циліндр з повітря, 
3 — паралелепіпед з води (пря мокутний акваріум)
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Рис. 4. Порівняння різних значень повітряного проміжку та  растра з малим повітряним проміжком 5 см 
(штрихова лінія), 40 см (суцільна лінія); a — прозорість за первинним випромінюванням; б — фактор 
Бакі; в — прозорість за розсіяним випромінюванням; г — вибірковість; д — за співвідношенням сигнал/
шум для води; е — за контрастом між кальцієвим та повітряним циліндрами
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серія числових моделювань виконана з експозицією 1 мс з використанням різних растрів 
(позн. grid) з N  60 см–1, d  49 мкм, D  120 мкм, r  4, 8, 12 і для різних значень повітря-
ного проміжку (позн. gap) від 5 см до 12 м. Друга серія симуляцій виконувалася з різними 
експозиціями (1—10 мс) для крайніх значень повітряного проміжку 5 см та 12 м і коефіці-
єнтів растра 4 та 12. З растром використовувався малий повітряний проміжок 5 та 40 см.

Результати першої серії симуляцій наведені на рис. 4. Збільшення повітряного про-
міжку закономірно сильно зменшує кількість розсіяного випромінювання, що потрапляє на 
детектор (див. рис. 4, в), і помірно зменшує кількість первинного випромінювання (див. 
рис. 4, a) за рахунок поглинання в повітрі. Збільшення параметру растра r  зумовлює вод-
ночас краще послаблення розсіяного випромінювання та небажане зростання фактору Бакі.

Для отримання достовірних результатів кожна симуляція другої серії повторювалася 
сім разів, формуючи довірчі інтервали, які, як видно з рис. 4, чітко розмежовують групи 
методів послаблення розсіяного випромінювання за параметрами якості рентгенівського 
зображення: співвідношення сигнал/шум та контраст. У разі достатнього пригнічення роз-
сіяного випромінювання істотним фактором шуму в зображенні стають статистичні флук-
туації випромінювання, що попадає на детектор. Співвідношення сигнал/шум (SNR) за від-
сутності розсіяного випромінювання для однорідного об’єкта має залежати від експозиції за 
законом квадратного кореня [1]. Рентгенівські зображення, отримані з найменшим повітря-
ним проміжком (5 см), були опрацьовані із застосуванням алгоритму компенсації впливу 
розсіяного випромінювання на рентгенівські зображення (compensation), запропонованого 
у попередніх роботах [6, 7]. 

Растр із найбільшим значенням r  покращує зображення на рівні трохи гірше від най-
більшого повітряного проміжку (12 м). Додавання до растра відносно невеликого повітря-
ного проміжку (40 см замість 5 см) значно покращило результат. У цілому великий повітря-
ний проміжок здатний добре послабити розсіяне випромінювання, покращуючи результую-
че рентгенівське зображення, що досягається завдяки вибірковості, яка сягає значень більше 
10. Хороший растр здатен повністю замінити повітряний проміжок, зменшуючи розміри 
сканера, але ціною в рази більшого фактору Бакі, що компенсується пропорційним підви-
щенням дозового навантаження. Компенсаційний алгоритм добре себе показав, забезпе-
чивши результат із якістю посередині між двома розглянутими растрами та з фактором Бакі 
на рівні найменшого повітряного проміжку (тобто 1 — оскільки вихідним зображенням для 
алгоритму слугували зображення, отримані із найменшим повітряним проміжком).

На практиці пропонується комбінувати розглянуті підходи для пошуку оптимального 
за дозою та розмірами рішення. Істотно покращити результат можна, якщо зменшити по-
глинання рентгенівського випромінювання у “повітряному проміжку” — наприклад, розрі-
дивши повітря або ж замінивши його на газ з малим атомним номером.

3. Висновки. Великі повітряні проміжки фільтрують розсіяне випромінювання так 
само добре, як високоякісний протирозсіювальний растр. Водночас метод повітряного 
проміжку позбавлений деяких недоліків растра: первинне випромінювання послаблюється 
значно менше (в основному за рахунок поглинання повітрям), а отже, і дозове навантажен-
ня пацієнта менше (приблизно вдвічі); на отриманому рентгенівському зображенні немає 
зображення растра; колімація всієї системи простіша і немає необхідності в додаткових вит-
ратах на протирозсіювальний растр. Попри усі зазначені переваги методу, застосування по-
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вітряних проміжків понад 1 м у ряді випадків неможливе (КТ) або позбавлене практичної 
цінності (джерела рентгенівського випромінювання, що використовуються, зокрема, у ме-
дичних сканерах, створюють конічний промінь, що у разі великих значень повітряного про-
міжку призводить до непрактично сильного збільшення результуючого зображення, а ком-
пенсація цього ефекту звужуванням рентгенівських пучків потребуватиме ще й збільшення 
відстані між джерелом рентгенівського випромінювання та обстежуваним об’єктом). 
Методи алгоритмічної компенсації розсіювання забезпечують найменше дозове наванта-
ження на пацієнта за інших характеристик на рівні середніх величин растрів і повітряних 
проміжків. Для практики оптимальним буде комбінування повітряного проміжку із растром 
і методами алгоритмічної компенсації впливу розсіяного випромінювання на сформоване 
рентгенівське зображення [6].

Автори висловлюють подяку Українській національній грід-інфраструктурі [8] та ін-
формаційно-обчислювальному центру Київського національного університету ім. Тараса 
Шевченка за надані обчилювальні потужності.
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SCATTERED X-RAY RADIATION ALGORITHMIC 
COMPENSATION PROCEDURE IN THE X-RAY IMAGING 
AS AN ALTERNATIVE TO HARDWARE METHODS

Scattered X-ray radiation compensation algorithm proposed by authors is tested and compared with the most 
effective hardware methods: air-gap variation, anti-scatter grids. With the help of a numerical simulation, the 
simplicity and efficiency of the air-gap manipulation technique are shown to be contrasted by the side effects 
of this method: dramatic scanner and detector size increment. Typical antiscatter grid with r  12 attenua tes 
scattered radiation with an efficiency of 10 meter air gap requiring 50 % more exposition and dose. The algori-
thmic compensation proposed by the authors provides the compensation at the level of the average hardware 
method but does not require an extra dose.

Keywords: X-ray image, scattered X-ray radiation, Monte-Carlo simulation, antiscatter grid, algorithmic com pen-
sation, antiscatter gap.




