
Введение. Двухэнергетическая компьютерная
томография (ДЭКТ)  — метод, который использует
для получения изображений два различных спектра
рентгеновского излучения. Это дает дополнительную
информацию о  составе исследуемой ткани, позво-
ляет дифференцировать и  классифицировать раз-

личные материалы (например, воду, жир, йод, каль-
ций, железо и т.д.), поэтому иногда этот метод назы-
вают спектральной компьютерной томографией [1–
4]. Для двухэнергетических изображений характерны
возможность выбора оптимального соотношения
«контраст-шум» и  уменьшение различного рода
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Своевременная и точная диагностика очагового поражения печени, несмотря на имеющийся арсенал модальностей
лучевого обследования, до сих пор остается сложной задачей. Особую трудность представляют очаги малого диамет-
ра, атипичный характер контрастирования; сочетание множественных образований различного генеза; очаги на фоне
диффузных изменений печени; поражения печени, имитирующие новообразования. Метод двухэнергетической ком-
пьютерной томографии дает новые алгоритмы анализа, отличные от традиционной КТ. В статье представлен обзор
литературы, посвященной использованию качественных и количественных параметров спектрального сканирования
в  разные фазы контрастного усиления в  дифференциальной диагностике очаговых образований печени.
Использование низкоэнергетических монохроматических изображений и количественный анализ содержания йода
способствуют лучшей визуализации очагов печени и большей уверенности в их дифференциальной диагностике.
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артефактов, поэтому ДЭКТ обладает большим
потенциалом для улучшения визуализации пораже-
ния и определения его характеристик по сравнению
с традиционной компьютерной томографией (КТ) [5].

Технологии двухэнергетического сканирования.
Основы технологии ДЭКТ и  ее перспективы были
описаны еще в  1973 г. G.  N.  Hounsfield, который
утверждал, что возможно определение эффективно-
го атомного числа материала, если известны коэф-
фициенты поглощения при двух различных значе-
ниях энергии — 100 кВ и 140 кВ [6]. Однако приме-
нение метода было ограничено необходимостью
выполнения двух последовательных сканирований,
что сопровождалось удвоенной лучевой нагрузкой
и  разницей во времени между сбором данных.
Клиническое использование ДЭКТ стало возмож-
ным с появлением специализированных компьютер-
ных томографов, первый из которых был представ-
лен фирмой Siemens в  2006 г. В  двухтрубочном
томографе «Somatom Definition» реализована тех-
нология одновременного сканирования двумя источ-
никами рентгеновского излучения с высокой (140–
150 кВ) и низкой (80–100 кВ) энергиями, каждому
из которых соответствует детектор. Потенциальным
недостатком таких систем ДЭКТ является ограни-
ченная оценка всех периферически расположенных
структур у  крупных пациентов, так как рентгенов-
ские трубки имеют разные поля зрения: если для
источника с низкой энергией оно составляет 50 см,
то для трубки с  высокой энергией ограничено 25–
35 см (в зависимости от поколения сканера) [7, 8].

Позже фирмы-производители КТ предложили
различные варианты одноисточниковых томографов
с возможностью двухэнергетического сканирования.
Так, в  2008 г. фирма GE Healthcare представила
томограф «Discovery CT 750 HD», в котором техно-
логия ДЭКТ осуществляется за счет быстрого пере-
ключения напряжения на  рентгеновской трубке
между 80 и 140 кВ с интервалом между излучения-
ми 0,25 мс во время одного ее оборота, в сочетании
с  детектором, обладающим высокой чувствитель-
ностью и низким «послесвечением». Важно, что эта
технология сканирования обеспечивает полное поле
ДЭКТ апертурой в 50 см и таким образом позволяет
осуществлять одномоментное сканирование в режи-
ме двух энергий без ограничений выборки [9].

Системы с  одним источником рентгеновского
излучения фирмы Siemens используют либо два
последовательных спиральных сканирования при
разных значениях кВ и миллиампер, либо двухлуче-
вую технологию. При первом режиме сканирование
выполняется с  перекрытием: первая спираль
использует низкие значения энергии (80  кВ)
и маленький питч (0,6), вторая — высокие значения
энергии (130 или 140  кВ) и  больший шаг спирали
(питч 1,2); оба набора данных включают полное
количество проекций для низкого и высокого энер-
гетических уровней, при этом лучевая нагрузка каж-

дой спирали равна примерно половине дозы обыч-
ного сканирования на 120 кВ. При втором режиме
сканирования используется принцип Twin beam —
«раздвоенный пучок», когда обычный рентгенов-
ский луч с  энергией 120  кВ разделяется фильтром
(при помощи двух разных материалов: золота
и олова) на спектры высоких и низких энергий; сбор
данных осуществляется одним детектором, при этом
одна половина детектора собирает данные для высо-
кой энергии, другая — для низкой [10].

Одноисточниковые КТ-сканеры фирмы Toshiba
используют технологию последовательного двух-
энергетического сканирования: рентгеновская труб-
ка переключается между высоким и низким кВ для
каждого вращения с непрерывным движением стола
для генерации спектров с высокой и низкой энерги-
ей. Недостатком является то, что наличие интервала
между сканированиями может привести к  непра-
вильной регистрации дыхательных и  сердечных
сокращений и к временному изменению контрастно-
го усиления [7].

Компания Philips предложила принципиально
иной вариант, когда технология ДЭКТ реализуется
не на  уровне источника рентгеновского излучения,
а  на уровне детекторов. Эта система использует
детекторы, которые состоят из  двух слоев: поверх-
ностного, который поглощает рентгеновские фото-
ны с низкой энергией, и глубокого, который погло-
щает фотоны с высокой энергией [11].

Несмотря на различие в технике получения изоб-
ражений и сборе первичных данных, подходы к ана-
лизу и  интерпретации двухэнергетических изобра-
жений схожи и  не зависят от  технологии ДЭКТ.
Использование различных алгоритмов постобра-
ботки позволяет сгенерировать уникальные, харак-
терные только для ДЭКТ, серии изображений: вир-
туальные монохроматические изображения при раз-
личных уровнях энергии, изображения разделения
материалов, виртуальные неконтрастные изображе-
ния и  изображения, отражающие распределение
эффективных атомных чисел, которые используются
в разных клинических ситуациях [5–7, 12–14]. 

Виртуальные неконтрастные изображения полу-
чают способом «вычитания плотности йода»
из постконтрастных КТ-серий, что позволяет исклю-
чить нативное сканирование и  уменьшить лучевую
нагрузку на пациента при многофазных контрастных
исследованиях [9, 15–17]. Оценка эффективных
атомных чисел используется, главным образом,
в  урологии для определения химического состава
мочевых конкрементов [13, 18]. Основными алго-
ритмами ДЭКТ, применяемыми для выявления
и  дифференциальной диагностики образований
паренхиматозных органов, в  том числе очаговых
образований печени, являются виртуальные моно-
хроматические изображения и разделение материа-
лов, на  которых необходимо остановиться более
подробно.
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Алгоритмы анализа изображений ДЭКТ
1. Построение виртуальных монохрома-

тических изображений. На основании двух набо-
ров данных, полученных при сканировании с двумя
различными спектрами полихроматического излуче-
ния, создаются виртуальные монохроматические
изображения (ВМИ, virtual monochromatic images,
VMC), которые отражают распределение коэффи-
циентов поглощения в  томографическом срезе при
предположении, что сканирование осуществлялось
монохроматическим рентгеновским излучением
с  точным значением энергии фотонов, измеряемой
в  кэВ. Диапазон энергий ВМИ, генерируемых для
каждого среза, зависит от поставщика оборудования
и  составляет 40–140 кэВ на  сканерах GE, 40–
190 кэВ на  различных томографах Siemens и  40–
200 кэВ на спектральных сканерах Philips [12].

Клинически важными приложениями являются
уменьшение артефактов жесткости пучка, оптими-
зация качества изображения и  уменьшение арте-
фактов от  металла [19]. Важнейшим свойством,
которое определяет возможность выявления пато-
логических изменений на  фоне нормальной ткани,
является отношение «контраст-шум» (contrast-to-
noiseratio, CNR) [14]. Исследования подтвердили,
что ВМИ могут идентифицировать едва различимое
усиление контрастности по сравнению с полихрома-
тическими изображениями [20, 21]. В целом, изоб-
ражения с низкой энергией (40–80 кэВ) отличаются
улучшенной контрастностью из-за более высокого
ослабления пучка йодом, но имеют больше шума. И,
наоборот, изображения с  высокой энергией (95–
150 кэВ) обеспечивают меньшую контрастность
и  меньше шума. Появляется возможность выбора
монохроматического изображения с  оптимальным
соотношением «контраст-шум», что способствует
лучшей выявляемости поражений, улучшает их
характеристические данные. Для исследований, где
необходима высокая контрастность между объектом
исследования и  окружающими тканями (например,
КТ-ангиография), используют низкоэнергетические
ВМИ (45–55 кэВ). ВМИ средней энергии (60–
75  кэВ) идеально подходят для оценки поражений
паренхиматозных органов и  мягких тканей из-за
баланса между адекватным контрастированием
и  оптимальным соотношением «контраст-шум».
Высокоэнергетические ВМИ (95–140 кэВ) исполь-
зуют для устранения/уменьшения артефактов, свя-
занных с металлом [2, 14, 19, 22].

На основе виртуальных монохроматических изоб-
ражений строится виртуальная спектральная кривая
(ВСК, virtual spectral curves, VSC), которая пред-
ставляет собой кривую зависимости рентгеновской
плотности (в единицах Хаунсфилда) от  значений
энергии. Качественный и  количественный анализ
спектральных кривых открывает новые возможно-
сти в  интерпретации полученных данных [23, 24].
Качественный анализ включает оценку формы кри-

вой образования, ее расположение относительно
референсных зон, построенных для паренхиматоз-
ного органа и аорты. Количественный анализ вклю-
чает вычисление индекса наклона (ИН) спектраль-
ных кривых по  формуле, предложенной Q. Wang
и  соавт. (2014): ИН = (ROI40 — ROI110)/70, где
ROI40 и  ROI110 значения плотности в  единицах
Хаунсфилда, измеренные на ВМИ при 40 и 110 кэВ
соответственно [23].

2. Алгоритм разделения материалов.
Разделение материалов является базовым алгорит-
мом ДЭКТ, позволяющим построить карты распреде-
ления как основных (вода, йод, кальций, жир), так
и  дополнительных материалов (например, железо,
кровь, гадолиний и  др.) в  томографическом срезе,
а также определить их количество в области интереса.

Основные принципы и методы разложения мате-
риалов, клинические применения спектрального
анализа описаны различными авторами [1, 3, 5, 13,
14, 22, 25–28]. Так, S.  T. Laroia и  соавт. (2016)
показали, что материал-специфические изображе-
ния отражают распределение и  концентрацию дан-
ного материала в  тканях независимо от  присущего
ей затухания [28]. Основные вещества, составляю-
щие мягкие ткани (водород, кислород, углерод, азот)
имеют более низкие атомные числа, чем кальций
или другие элементы, присутствующие в  следовых
концентрациях (железо, медь, цинк, йод, марганец),
а  также экзогенно вводимые вещества, например,
йод- и  гадолиний-содержащие контрастные сред-
ства. Именно поэтому алгоритмы двухкомпонентно-
го спектрального разложения предполагают, что
каждый отображаемый воксел состоит из двух мате-
риалов — элементов с низким и высоким атомным
числом. Количество этих двух материалов рассчиты-
вается на основе затухающих свойств этих материа-
лов при двух различных энергиях. Затухание каждо-
го материала было предварительно рассчитано
на  основе его коэффициента ослабления, массы
и  атомного номера. В  зависимости от  клинической
ситуации любые два материала могут быть выбраны
исследователем для двухкомпонентного разложе-
ния. Однако материалы со схожими спектральными
свойствами будут предоставлять ограниченную
информацию, так как изображения плотности массы
будут почти одинаковыми [4, 10, 14, 28, 29].

Основной парой материалов, используемой
в  клинической практике, являются йод и  вода.
Алгоритм разложения материалов этой пары и воз-
можности реконструкции материал-специфических
изображений при ДЭКТ позволяют построить йод-
ные карты, которые отражают распределение йода.
Этот элемент в  тканях дает большее поглощение
рентгеновских фотонов, усиливая ослабление луча
и контрастность изображения [1, 4]. При исследова-
нии с контрастным усилением йодные карты, кото-
рые можно представить в различных цветовых шка-
лах, показывают распределение контрастного веще-
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ства в  томографическом срезе. Качественный ана-
лиз йодных карт позволяет с большей уверенностью
высказаться о  накоплении контрастного вещества
в неоднозначных диагностических ситуациях: напри-
мер, когда затруднены выявление и характеристика
образований, имеющих малые размеры или неболь-
шие различия в затухании по сравнению с нормаль-
ными тканями; при псевдоусилении в  виде ободка
на границе «образование-здоровая ткань» [25, 28].

Кроме того, выбрав область интереса (ROI)
на  йодной карте, можно измерить количество йода
в  ткани в  мг/см2 (или концентрацию йода в  мг/мл
в вокселе), тем самым количественно оценить накоп-
ление контрастного вещества, не прибегая к анализу
усредненных значений рентгеновской плотности
в единицах Хаунсфилда. Поскольку материал-специ-
фические изображения йода (йодные карты) не зави-
сят от  присущего ткани затухания, они являются
более надежным показателем контрастного усиления
по  сравнению с  оценкой значений рентгеновской
плотности при традиционных многофазных контраст-
ных исследованиях [26, 30–32].

Lv. Peijie и соавт. (2011) доказали объективность
оценки концентрации йода на спектральных изобра-
жениях экспериментально: наборы из 14 пробирок,
содержащих различные известные концентрации
йода, от  0,5 до  50,0 мг/мл, были отсканированы
с  помощью протокола ДЭКТ. Концентрация йода,
измеренная на  йодных картах, сравнивалась
с  истинной концентрацией в  каждой пробирке.
Исследователи наблюдали соответствие между кон-
центрацией йода на материал-специфических изоб-
ражениях и  фактическим содержанием йода в  про-
бирке с относительными погрешностями <10% [33].

Применение ДЭКТ при диагностике очаговых
образований печени. В большом количестве иссле-
дований показано значение низкоэнергетических
ВМИ и  йодных карт для идентификации опухолей
различной локализации [2, 3, 6, 7, 14, 18, 22, 27, 32,
34–37]. Работы, посвященные дифференциальной
диагностике образований печени, немногочисленны,
и, главным образом, связаны с анализом концентра-
ции йода в различных очагах.

Одним из  первых исследований, в  котором
изучались возможности ДЭКТ в дифференциальной
диагностике очаговых образований печени, является
работа Lv. Peijie и соавт. (2011), в которой проана-
лизированы 65 гиперваскулярных образований раз-
мером менее 3 см у 49 пациентов (30 гемангиом и 35
гепатоцеллюлярных карцином (ГЦР), 9 из которых
развились на фоне цирроза печени). Сканирование
в  режиме двух энергий осуществлялось в  позднюю
артериальную (АФ) и порто-венозную фазы (ПВФ);
концентрация йода (IC) для каждого образования
(ICles) была измерена на йодных картах и нормали-
зована по IC в аорте (NIC); кроме того, рассчитана
разница концентрации йода в  очаге в  АФ и  в ВФ
(ICD), а также отношение IC в очаге поражения к IC

в паренхиме печени (LNR). При исследовании полу-
чены данные о том, что показатели NIC и LNR ока-
зались весьма чувствительны для дифференцировки
гемангиомы от ГЦК независимо от наличия цирроза
печени  — в  группе пациентов с  гемангиомами эти
показатели были значительно выше в  обе фазы
контрастирования. Также отмечено, что значение
ICD в группе гемангиом почти в четыре раза превы-
шало значение этого показателя у пациентов с ГЦК
на  фоне цирроза, что, по  предположению авторов,
связано с высокой долей малых гемангиом, характе-
ризующихся быстрым и  полным контрастировани-
ем. ROC-анализ показал, что NIC и LNR были осо-
бенно значимыми при дифференциации гемангиомы
и ГЦК на фоне цирроза, при этом чувствительность,
по сравнению с традиционной КТ, повысилась с 87
до 97%, а специфичность — с 89 до 100%. Вместе
с тем статистический анализ не выявил достоверной
разницы в  площадях, находящихся под  характери-
стической кривой между количественным и  каче-
ственным анализом, что может быть связано
с малой выборкой в данном исследовании [33].

При изучении возможностей ДЭКТ в  дифферен-
циальной диагностике ГЦК и фокальной нодулярной
гиперплазии (ФНГ) Y. Yu и  соавт. (2013) также
выявили высокую чувствительность и  специфич-
ность показателей NIC и  LNR. Концентрация йода
увеличивалась в ФНГ и была достоверно выше, чем
в ГЦК, как в АФ, так и в ПВФ. С помощью ROC-
анализа исследователи определили пороговые
значения параметров для повышения диагностиче-
ской точности метода при дифференцировке ГЦК
от ФНГ. При этом рассчитанное пороговое значение
4,33 параметра LNR в АФ привело к 100% чувстви-
тельности и специфичности. По сравнению с обыч-
ным качественным анализом изображений, приме-
нение количественного анализа при спектральной
КТ улучшило чувствительность с 83 до 100% и спе-
цифичность с 81 до 100%. Тем не менее пороговые
значения, полученные в исследовании, были рассчи-
таны для конкретных по  численности групп (58
пациентов, из  них 42  — с  ГЦК и  16  — с  ФНГ) и,
вероятно, были переоценены. Авторы отмечают, что
точность пороговых значений должна быть подтвер-
ждена в исследовании с выборкой большего объема.
Кроме того, в  этой работе был проведен анализ
коэффициента «контраст-шум» (contrast-to-noise-
ratio, CNR) на  различных энергетических уровнях
в  АФ и  ПВФ двухэнергетического сканирования.
Показано, что коэффициент CNR на низких уровнях
энергии (40–70 кэВ) существенно выше, чем
на  высоких уровнях энергии (80–140 кэВ).
Оптимальное соотношение «контраст-шум» для
выявления ГЦК и ФНГ отмечалось при 50 кэВ в АФ
и 70 кэВ в ПВФ. При качественном анализе обыч-
ных полихроматических изображений две ГЦК были
пропущены, но обнаружены на монохроматических
изображениях при уровне энергии 70 кэВ и йодных
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картах. Таким образом, в  исследовании все ГЦК
и ФНГ были обнаружены на 70 кэВ монохроматиче-
ских изображениях или изображениях на  основе
распределения йода [38].

Целью следующего исследования Y.  Yu и  соавт.
(2013) было оценить значение спектральной ком-
пьютерной томографии в  дифференцировании ГЦК
и ангиомиолипомы (АМЛ). Авторы проанализирова-
ли 45 ГЦК и 8 АМЛ у 53 пациентов, которым была
выполнена ДЭКТ в АФ и ПВФ. Для дифференциро-
вания ГЦК и  АМЛ исследователями был проведен
качественный анализ образований, используя стан-
дартные полихроматические изображения, при этом
чувствительность и  специфичность составили 84
и  50% соответственно. Количественный анализ
с использованием спектральной КТ улучшил как чув-
ствительность, так и  специфичность до  100%
по сравнению с традиционным качественным и полу-
количественным анализом КТ-изображений.
Однако, как и в предыдущем исследовании, авторы
отмечают, что пороговые значения для NIC и LNR,
основаны на  конкретных сравниваемых группах и,
следовательно, были переоценены; точность порого-
вых значений должна быть подтверждена в исследо-
вании с  выборкой большего объема, а  также, воз-
можно, для различных патогистологических типов
ГЦК и других гиперваскулярных образований печени
(ФНГ, аденома, гемангиома) [39].

Функциональный аспект спектральной КТ был
продемонстрирован в  исследовании S.  T.  Laroia
и  соавт. (2016). Авторы представили результаты
исследований различного рода регенераторных
и диспластических узлов, ГЦК у пациентов с цирро-
зом печени с применением виртуальных монохрома-
тических изображений и  количественного анализа
йодных карт [28]. Основной идеей их работы было
то, что увеличение артериальной васкуляризации
и уменьшение портального потока в узлах, которое
может быть продемонстрировано при ДЭКТ, про-
гнозирует переход от пограничных поражений к зло-
качественным формам в  течение определенного
периода времени [38, 39]. Этот аспект спектральной
КТ и количественный анализ плотности йода в узле
печени, который может предсказать его васкуляри-
зацию, составляет основную концепцию их исследо-
вания. Авторы впервые попытались идентифициро-
вать ГЦК от  других очаговых поражений печени
путем количественной оценки распределения йода,
установили точку отсечки плотности йода на матери-
ал-специфических изображениях в  29,5 мг/дл для
диагностики ГЦК, когда обычная КТ не может оха-
рактеризовать природу поражения в цирротической
печени, и предложили использовать ее вместо био-
псии [28].

Проспективный качественный и  количественный
анализ аваскулярных (n=20) и  сосудистых (n=38)
очаговых образований печени провели K.  N. Lago
и  соавт. (2017), сравнивая ДЭКТ и  стандартную

одноэнергетическую КТ в порто-венозную фазу ска-
нирования. Плотность в единицах Хаунсфилда была
измерена в  очаге поражения и  в окружающей
неизмененной паренхиме печени при исходном
полихроматическом поглощении и  в реконструиро-
ванных монохроматических изображениях при
40 кэВ, 70 кэВ и 140 кэВ. Были построены и про-
анализированы спектральные кривые, рассчитаны
индекс двойной энергии (dual-energyindex, DEI)
и коэффициент «контраст-шум» для этих энергети-
ческих уровней. DEI рассчитывался по  следующей
формуле: HUA–HUB/HUA+HUB+2000, где HUA
представляет собой плотность в  очаге поражения
в  HU на  самом низком энергетическом уровне,
а  HUB — плотность в  очаге поражения на  самом
высоком уровне энергии. Оценка этого показателя,
по  мнению авторов, может быть очень полезной,
поскольку он демонстрирует значительные различия
между аваскулярными и сосудистыми образования-
ми печени. DEI был рассчитан между 70 и  40 кэВ
и между 140 и 40 кэВ, получены достоверные разли-
чия для аваскулярных и  сосудистых образований,
при этом значение показателя оказалось значитель-
но выше для гиперваскулярных очагов.
Спектральные кривые и DEI могут быть чрезвычай-
но ценными при дифференцировке гиповаскуляр-
ных очагов размером менее 1 см без контрастного
усиления и  накапливающих контрастное средство,
которые часто представляются как неспецифиче-
ские при традиционной КТ. Кроме того, авторы
исследования высказывают идею о  возможности
значительного снижения лучевой нагрузки, когда,
например, диагноз кистозного поражения печенимо-
жет быть подтвержден или снят с помощью обсле-
дования только в  ПВФ с  использованием техники
ДЭКТ, без необходимости многофазного сканирова-
ния. Сравнивая коэффициенты «контраст-шум»,
авторы отметили, что оптимальный энергетический
уровень для изучения очагового поражения печени
составляет 70 кэВ. Хотя лучшая выявляемость оча-
гов печени наблюдалась на низких уровнях энергии
(40 кэВ), что связано с увеличением контрастности
ткани. Это исследование также имеет некоторые
ограничения: оно проводилось без сравнения дан-
ных с МРТ, интервенционными методами, гистоло-
гической верификацией; относительно небольшая
выборка пациентов; отсутствие анализа артериаль-
ной фазы, которая может быть полезна для выявле-
ния гиперваскулярных образований; и  использова-
ния других инструментов ДЭКТ, к  примеру, карт
разложения материалов на основе йода и воды [20].

Подобные результаты были получены D.  Caruso
и соавт. (2016), которые сравнивали качество изоб-
ражения при традиционной КТ с  сериями ВМИ
от 40 до 100 кэВ с шагом в 5 кэВ, а также при 110,
120, 140 и 190 кэВ. Анализ 49 гиподенсивных пора-
жений в  ПВФ показал самое высокое качество
изображений ВМИ при 50 кэВ по  сравнению
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с  ВМИ на  других энергетических уровнях и  тради-
ционной одноэнергетической КТ [21].

Вместе с тем J. Nattenmüller и соавт. (2015) при
анализе 21 гиподенсивного образования у  пациен-
тов со стеатозом печени не выявили дополнительно-
го диагностического преимущества ДЭКТ перед тра-
диционной КТ в выявляемости очагов [40].

Q. Wang и соавт. (2013) использовали иной подход
к  анализу двухэнергетических изображений, изучив
качественные и количественные характеристики ВСК
при очаговых поражениях печени. Авторы включили
в свое исследование 121 пациента (у 23 из них была
диагностирована гемангиома печени, у  28  — ГЦК,
у  40  — метастазы и  у 30 пациентов были простые
кисты), которым была выполнена ДЭКТ с использо-
ванием стандартной трехфазной методики сканирова-
ния печени, при этом в ПВФ сканирование проводи-
ли в режиме ДЭКТ. В результате спектральные кри-
вые четырех типов поражения печени имели различ-
ные базовые уровни: у гемангиом наблюдался самый
высокий исходный уровень кривой, которая имела вид
гиперболы, ниже ее располагались кривые ГЦК, еще
ниже — метастазы, и для кист была характерна плос-
кая кривая. По сравнению со спектральной кривой
паренхимы печени, кривая гемангиомы была выше
при значении энергий 40–110 кэВ, на  уровне 100–
110 кэВ эти ВСК, как правило, пересекались, и  на
более высоких энергетических уровнях кривая геман-
гиомы опускалась ниже кривой паренхимы печени.
Кривые ГЦК и метастазов были ниже ВСК паренхи-
мы печени по  всему спектру и  параллельны ей
на  более низких уровнях кэВ. Кривые простых кист
были плоскими и значительно отличались по наклону
и  исходным значениям КТ-чисел от  кривых других
образований и  паренхимы печени. Авторы показали
существенные различия между ВСК гемангиом, ГЦК,
метастазов и  кист печени в  ПВФ сканирования.
Однако спектральные кривые ГЦК и  метастазов
были похожи, и  значения индекса наклона ВСК
частично перекрывались, поэтому эффективность
дифференциальной диагностики между этими обра-
зованиями была менее удовлетворительной. Тем не
менее авторы отметили, что количественный анализ
наклона спектральной кривой может быть использо-
ван для отличия гемангиом, злокачественных опухо-
лей и кист печени. Диагностическая чувствительность
и специфичность анализа ВСК составила для геман-
гиом 87 и 100%, для ГЦК — 82,1 и 65,9%, для мета-
стазов — 65,9 и 59% и для кист — 44,4 и 100% соот-
ветственно [23].

Отмечая существенное увеличение диагностиче-
ской точности ДЭКТ по сравнению с традиционной
КТ, авторы большинства работ указывают на такие
ограничения исследований, как небольшое количе-
ство пациентов, ограниченность нозологических
видов образований печени, а  также отсутствие
сравнения с  методом МРТ, который в  настоящее
время является эталонным для выявления и диффе-

ренциальной диагностики очагового поражения
печени [17, 23, 33, 38, 39].

В 2017 г. появились первые работы, в  которых
проводилось сравнение диагностической эффектив-
ности методов МРТ и ДЭКТ у пациентов с гипервас-
кулярными образованиями печени. В  одной из  них
D.  Muenzel и  соавт., проанализировав 236 гипер-
васкулярных образований (31 из них  — доброкаче-
ственные, 205 — злокачественные) у 52 пациентов,
определили, что материал-специфичные изображе-
ния йода обладают более высокой диагностической
достоверностью, по  сравнению с  монохроматиче-
скими изображениями при 65 кэВ, и  сопоставимы
с  МРТ в  выявлении и  дифференциальной диагно-
стике доброкачественных и  злокачественных обра-
зований [41].

В другом исследовании D. Pfeiffer и соавт. попыта-
лись определить диагностический потенциал метода
ДЭКТ, по  сравнению с  МРТ, в  количественной
оценке контрастного усиления путем определения
поглощения йода и вымывания контрастного веще-
ства гепатоцеллюлярной опухолью. Авторами был
введен параметр комбинированного CNR для оцен-
ки вымывания контрастного вещества, полученный
из АФ и ПВФ контрастированияна ВМИ (65 кэВ),
картах количественного распределения йода и  при
динамической МРТ. Следует отметить, что при ана-
лизе ГЦК у 31 пациента наилучшую контрастность
между опухолью и окружающей паренхимой печени
и  высокий комбинированный коэффициент CNR
показали материал-специфические изображения
йода, по  сравнению с  ВМИ и  даже динамической
МРТ. Согласно Li-RADS, вымывание контрастного
вещества в ПВФ фазу является важным диагности-
ческим критерием ГЦК, в связи с этим потенциаль-
ные возможности ДЭКТ в  объективной, количе-
ственной оценке этого параметра повышают инте-
рес к методу и его ценность для наблюдения за паци-
ентами с высоким риском развития ГЦК [42].

Выводы. Таким образом, большинство исследо-
вателей отмечают высокую эффективность и  пер-
спективность использования ДЭКТ в  выявлении
и дифференциальной диагностике очаговых образо-
ваний печени. Денситометрические различия между
разными типами поражения печени при низких
уровнях энергии обеспечивают ускоренное обнару-
жение очагов, в  том числе размером менее 1 см,
которые представляют наибольшую трудность
на  обычных полихроматических изображениях. По
мнению многих авторов, дополнительные инстру-
менты ДЭКТ позволяют с  большей уверенностью
высказаться об  этиологии поражения. Однако
отсутствие единого подхода к протоколу сканирова-
ния (в какую фазу необходимо применение техноло-
гии ДЭКТ?), к  алгоритмам анализа (какие серии
материал-специфических изображений, какие уров-
ни кэВ необходимо просматривать для выявления
образования?) и к выбору количественных парамет-
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ров (различные показатели концентрации йода,
коэффициент вымывания, наклон спектральных
кривых, индекс двойной энергии?) при дифференци-
альной диагностике очаговых поражений печени,
требуют проведения дальнейших исследований. И,

наконец, очень важно сравнить точность метода
ДЭКТ с  МРТ и  точность традиционной КТ, чтобы
определить место спектральной КТ в  алгоритме
диагностики как гипо-, так и  гиперваскулярных
образований печени.
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