
Karta informacyjna dla Pacjenta: kompleksowa analiza korzyści i ryzyka w radiologicznej
diagnostyce stomatologicznej (RTG i CBCT) w oparciu o aktualne dowody naukowe (EBM)

Niniejsza karta informacyjna stanowi dogłębne kompendium wiedzy na temat promieniowania jonizującego stosowanego w stomatologicznej diagnostyce obrazowej.

Celem artykułu jest przedstawienie, w sposób przystępny, ale naukowo ścisły, fizycznych podstaw promieniowania rentgenowskiego, włączając w to kluczowe

równania opisujące jego naturę i interakcję z materią. Następnie, na tej podstawie, przeprowadzona jest ocena korzyści klinicznych w stosunku do precyzyjnie

zarządzanego ryzyka biologicznego. Artykuł omawia aktualne standardy dozymetrii i zasady ochrony radiologicznej, opierając się na polskich regulacjach prawnych

oraz najnowszych międzynarodowych badaniach i rekomendacjach.

I. Wprowadzenie: rola diagnostyki w stomatologii opartej na dowodach naukowych

Współczesna stomatologia opiera się na medycynie opartej na dowodach naukowych (EBM), gdzie celem jest maksymalizacja skuteczności leczenia przy

minimalizacji ryzyka. Fundamentem tego podejścia jest precyzyjna diagnoza. Diagnostyka obrazowa, od klasycznych zdjęć rentgenowskich po zaawansowaną

tomografię stożkową (CBCT), jest kluczowym narzędziem pozwalającym na wgląd w struktury anatomiczne niewidoczne w badaniu klinicznym, umożliwiając tym

samym planowanie leczenia w sposób przewidywalny i bezpieczny.

II. Fizyczne podstawy promieniowania jonizującego: od fotonu do obrazu diagnostycznego

Zrozumienie zasad bezpieczeństwa wymaga poznania natury samego promieniowania. Poniższa sekcja wyjaśnia fundamentalne prawa fizyki rządzące

promieniowaniem rentgenowskim, wykorzystując podstawowe równania do zilustrowania jego kluczowych właściwości.

A. Generowanie promieniowania rentgenowskiego

Promieniowanie X jest wytwarzane w lampach rentgenowskich, w których elektrony, emitowane z podgrzewanej katody, są przyspieszane przez wysokie napięcie

rzędu dziesiątek lub setek kilowoltów. Ten wysokoenergetyczny strumień elektronów uderza w metalową anodę (zwaną również tarczą lub antykatodą), co prowadzi

do emisji promieniowania rentgenowskiego na dwa główne sposoby: poprzez promieniowanie hamowania (niem. Bremsstrahlung) oraz promieniowanie

charakterystyczne.

B. Promieniowanie hamowania

Głównym mechanizmem produkcji promieniowania X w lampie rentgenowskiej jest promieniowanie hamowania. Polega ono na gwałtownym wyhamowaniu

elektronów o wysokiej energii kinetycznej w polu elektrycznym jąder atomowych materiału anody. Zgodnie z elektrodynamiką klasyczną, każda naładowana cząstka

doznająca przyspieszenia (w tym przypadku opóźnienia) emituje promieniowanie elektromagnetyczne.

Energia kinetyczna elektronów, uderzających w anodę, jest niezwykle wysoka, co wymaga zastosowania relatywistycznego opisu ich energii. Energia kinetyczna (Ek)

elektronu o masie spoczynkowej me, poruszającego się z prędkością v, dana jest wzorem:

Ek = mec
2(γ–1)

gdzie:

c to prędkość światła w próżni

γ to czynnik Lorentza

Podczas zderzenia z atomami anody, elektron może stracić część lub całość swojej energii kinetycznej, która jest wypromieniowywana w postaci jednego lub wielu

fotonów. Energia emitowanego fotonu (hν) jest równa utraconej energii kinetycznej elektronu:

hν = Ek,początkowa–Ek,końcowa

Maksymalna energia fotonu, a co za tym idzie, minimalna długość fali (λmin), odpowiada sytuacji, w której elektron traci całą swoją energię w jednym akcie

hamowania. Jest to tak zwana granica widma ciągłego:

hνmax =
hc

λmin

= eU

gdzie e to ładunek elementarny, a U to napięcie przyspieszające elektrony.

Widmo energetyczne promieniowania hamowania jest widmem ciągłym, rozciągającym się od zera do maksymalnej energii eU. Rozkład natężenia tego

promieniowania w funkcji energii fotonu jest złożony. Przybliżony kształt widma dla pojedynczego aktu hamowania można opisać za pomocą wzoru Kramersa:

I(E) ≈ CZ(Emax–E)

gdzie I(E) to natężenie promieniowania o energii E, Z to liczba atomowa materiału anody, Emax to maksymalna energia fotonu, a C jest stałą.

Bardziej precyzyjny, nierelatywistyczny opis rozkładu energii fotonów hamowania daje podwójnie różniczkowy przekrój czynny, opisany przez teorię Sommerfelda.

W przybliżeniu Borna, dla energii nierelatywistycznych, przekrój czynny na emisję fotonu o energii k przez elektron o energii początkowej T1 w polu jądra o ładunku

Ze wynosi:

dσ

dk
=

16

3
αr2

eZ
2 mec

2

k

1

T1
ln

(√T1 + √T1–k)
2

k

⎛

⎝

⎞

⎠

gdzie α to stała struktury subtelnej, a re to klasyczny promień elektronu.

C. Promieniowanie charakterystyczne

Gdy energia bombardujących elektronów jest wystarczająco duża, mogą one wybić elektron z jednej z wewnętrznych powłok elektronowych atomu anody (np. K, L,

M). Powstała w ten sposób „dziura” jest natychmiast wypełniana przez elektron z wyższej powłoki energetycznej. Przejściu temu towarzyszy emisja fotonu o energii

równej różnicy energii wiązania elektronu na tych dwóch poziomach.

hν = Epowłoka,wyższa–Epowłoka,niższa

Ponieważ poziomy energetyczne w atomie są skwantowane i charakterystyczne dla danego pierwiastka, emitowane fotony mają ściśle określone energie. Prowadzi to

do powstania w widmie ostrych, liniowych pików, zwanych widmem charakterystycznym.

Zależność częstotliwości (a co za tym idzie, energii) linii charakterystycznych od liczby atomowej Z materiału anody opisuje prawo Moseleya:

√ν = k(Z–σ)

gdzie k jest stałą zależną od serii linii (np. Kα, Kβ), a σ to stała ekranowania, która uwzględnia osłabianie ładunku jądra przez pozostałe elektrony. Dla serii K

(przejścia na powłokę K), σ≈1. Prawo to ma głębokie uzasadnienie w kwantowym modelu atomu. Energię poziomów w atomie wodoropodobnym opisuje wzór:

En = –
mee

4(Z–σ)2

8ϵ2
0h

2n2

gdzie n to główna liczba kwantowa, a ϵ0 to przenikalność elektryczna próżni. Prawo Moseleya wynika bezpośrednio z tej zależności, potwierdzając słuszność modelu

Bohra i późniejszej mechaniki kwantowej w opisie struktury atomu.

D. Oddziaływanie promieniowania rentgenowskiego z materią

Przechodząc przez materię, promieniowanie rentgenowskie ulega osłabieniu w wyniku oddziaływania z atomami ośrodka. Główne procesy odpowiedzialne za

absorpcję i rozpraszanie fotonów X to zjawisko fotoelektryczne, rozpraszanie comptonowskie oraz, dla bardzo wysokich energii, tworzenie par elektron-pozyton.

E. Zjawisko fotoelektryczne

W zjawisku fotoelektrycznym foton rentgenowski oddaje całą swoją energię elektronowi związanemu w atomie, co prowadzi do wybicia tego elektronu

(fotoelektronu). Aby zjawisko to mogło zajść, energia fotonu hν musi być większa od energii wiązania elektronu Eb. Nadmiar energii jest przekazywany

fotoelektronowi w postaci energii kinetycznej Ek:

Ek = hν–Eb

Prawdopodobieństwo zajścia zjawiska fotoelektrycznego, opisane przez przekrój czynny (σph), jest silnie zależne od liczby atomowej Z absorbera i energii fotonu E:

σph ∝
Zn

E 3

gdzie wykładnik n przyjmuje wartości między 4 a 5. Ta silna zależność od Z sprawia, że materiały o wysokiej liczbie atomowej (jak ołów) są skutecznymi osłonami

przed promieniowaniem X. Zjawisko to dominuje dla niższych energii fotonów (do ok. 100 keV).

F. Rozpraszanie Comptona

Rozpraszanie comptonowskie jest nieelastycznym zderzeniem fotonu z luźno związanym (traktowanym jako swobodny) elektronem. W wyniku zderzenia foton

przekazuje część swojej energii elektronowi, zmieniając jednocześnie kierunek swojego lotu (ulega rozproszeniu). Zmiana długości fali fotonu rozproszonego (Δλ)

zależy od kąta rozproszenia θ:

Δλ = λ′–λ =
h

mec
(1– cos θ)

Wyrażenie h/mec nazywane jest comptonowską długością fali elektronu i wynosi około 2.43 pm.

Prawdopodobieństwo rozproszenia fotonu pod określonym kątem opisuje różniczkowy przekrój czynny Kleina-Nishiny:
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gdzie:

dΩ jest elementem kąta bryłowego,

re to klasyczny promień elektronu,

E i E′ to energie fotonu odpowiednio przed i po rozproszeniu.

Rozpraszanie Comptona jest dominującym mechanizmem oddziaływania dla fotonów o średnich energiach (od ok. 100 keV do 10 MeV), typowych dla wielu

zastosowań medycznych i przemysłowych.

G. Tworzenie par: elektron - pozyton

Gdy energia fotonu rentgenowskiego jest bardzo wysoka, przekraczająca dwukrotność energii spoczynkowej elektronu (2mec2≈1.022 MeV), może on w silnym polu

elektrycznym jądra atomowego ulec anihilacji, przekształcając się w parę cząstka-antycząstka: elektron i pozyton.

hν → e− + e+

Jest to bezpośredni dowód na równoważność masy i energii, opisaną słynnym wzorem Einsteina E=mc2. Energia progowa dla tego zjawiska wynosi dokładnie 1.022

MeV. Nadwyżka energii fotonu ponad próg energetyczny jest dzielona w postaci energii kinetycznej między powstałe cząstki. Przekrój czynny na tworzenie par (σpair

), opisany przez wzór Bethego-Heitlera w granicy wysokich energii, jest proporcjonalny do kwadratu liczby atomowej absorbera i logarytmu energii fotonu:

σpair ≈
28

9
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eZ
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Jest to bezpośredni dowód na równoważność masy i energii, opisaną słynnym wzorem Einsteina E=mc2. Energia progowa dla tego zjawiska Zjawisko to staje się

znaczące dopiero dla energii powyżej kilku MeV i dominuje dla bardzo wysokich energii fotonów.

H. Dlaczego promieniowanie X przenika przez tkanki?

Promieniowanie rentgenowskie jest formą fali elektromagnetycznej. To, co odróżnia je od światła widzialnego czy fal radiowych, to niezwykle wysoka energia

pojedynczych „paczek” fali, zwanych fotonami. Zależność tę opisuje fundamentalne równanie Plancka:

E =
h ⋅ c

λ

Gdzie:

E to energia fotonu.

h to stała Plancka, fundamentalna stała fizyczna.

c to prędkość światła.

lambda (lambda) to długość fali.

I. Atenuacja wiązki – jak powstaje obraz?

Gdy wiązka promieniowania X przechodzi przez ciało pacjenta, ulega osłabieniu, czyli atenuacji. Stopień tego osłabienia jest różny dla różnych tkanek i to właśnie ta

różnica tworzy obraz. Zjawisko to opisuje prawo wykładniczego osłabienia:

I = I0 ⋅ e−μx

Gdzie:

I to natężenie wiązki po przejściu przez tkankę.

I_0 to natężenie początkowe wiązki (przed wejściem do ciała).

e to stała matematyczna (podstawa logarytmu naturalnego, ok. 2,718).

x to grubość tkanki, przez którą przechodzi promieniowanie.

mu (mi) to liniowy współczynnik osłabienia, najważniejszy element tego równania.

J. Energia maksymalna a napięcie w lampie RTG

Energia fotonów wytwarzanych w lampie rentgenowskiej nie jest przypadkowa. Jej maksymalna wartość jest bezpośrednio powiązana z napięciem (kVp) ustawionym

przez operatora na aparacie, co opisuje prosta zależność:

Emax[keV] = Vp[kVp]

Gdzie:

E_max to maksymalna energia fotonu w wiązce, wyrażona w kilowoltoelektronowoltach (keV).

V_p to napięcie szczytowe lampy rentgenowskiej, wyrażone w kilowoltach (kVp).

III.Nowoczesna diagnostyka obrazowa: tomografia stożkowa (CBCT)

Obok klasycznych zdjęć 2D (pantomograficznych, punktowych), szczytem możliwości diagnostycznych jest dziś tomografia komputerowa wiązki stożkowej

(CBCT). Jest to zaawansowana technika pozwalająca uzyskać trójwymiarowy obraz struktur anatomicznych.

W trakcie jednego obrotu wokół głowy pacjenta, urządzenie wykonuje setki zdjęć pod różnymi kątami. Następnie komputer, wykorzystując zaawansowane algorytmy

matematyczne, odtwarza z tych płaskich projekcji precyzyjny model 3D kości, zębów i tkanek. Proces ten, choć skomplikowany, opiera się na kilku fundamentalnych

krokach matematycznych.

A. Matematyczne podstawy rekonstrukcji obrazu

Sercem procesu jest odwrócenie operacji matematycznej zwanej transformatą Radona. Opisuje ona, jak powstaje płaska projekcja (zdjęcie 2D) z obiektu

trójwymiarowego. Algorytm rekonstrukcyjny, najczęściej FDK (Feldkamp-Davis-Kress), odwraca ten proces.

Krok 1: Akwizycja danych i transformata Radona

Każde płaskie zdjęcie (projekcja) P jest matematycznym zapisem osłabienia promieniowania wzdłuż linii przechodzących przez obiekt f(x,y,z).

Pλ(u) = ∫
∞

0
f(s(λ) + t ⋅ θ)dt

: Wynik pomiaru; wartość zarejestrowana w punkcie  na detektorze, gdy źródło promieniowania jest pod kątem .

: Funkcja opisująca trójwymiarowy obiekt, który skanujemy. Reprezentuje gęstość tkanki w każdym punkcie.

: Symbol całki, oznaczający sumowanie wartości wzdłuż linii.

: Wektor opisujący położenie źródła promieniowania rentgenowskiego pod kątem .

: Wektor jednostkowy opisujący kierunek pojedynczego promienia rentgenowskiego.

: Parametr oznaczający odległość wzdłuż linii (promienia).

Pλ(→u) →u λ

f(…)

∫ ∞
0

→s(λ) λ

→θ

t

Krok 2: Ważenie wstępne

Dane są korygowane, aby zniwelować zniekształcenia wynikające z geometrii stożkowej wiązki.

P ′
λ(u, v) =

R

√R2 + u2 + v2
⋅ Pλ(u, v)

: Nowa, skorygowana wartość piksela na projekcji.

: Oryginalna, zmierzona wartość piksela.

: Stała wartość oznaczająca promień obrotu źródła promieniowania wokół obiektu.

: Współrzędne określające położenie piksela na płaszczyźnie detektora.

P ′
λ(u, v)

Pλ(u, v)

R

u, v

Krok 3: Filtracja splotowa

Projekcje są wyostrzane za pomocą specjalnego filtra matematycznego h, aby uniknąć rozmycia na finalnym obrazie.

Qλ(u, v) = (P ′
λ ∗ h)(u, v)

: Przefiltrowana projekcja, która została wyostrzona i jest gotowa do dalszego przetwarzania.

: Projekcja po ważeniu z poprzedniego kroku.

: Operator splotu, czyli operacji matematycznej polegającej na nałożeniu filtru na dane.

: Funkcja filtrująca (jądro splotu), która odpowiada za wyostrzenie obrazu.

Qλ(u, v)

P ′
λ

∗

h

Krok 4: Ważona projekcja wsteczna

Na koniec, przetworzone projekcje 2D są „nakładane” z powrotem na trójwymiarową siatkę, aby zrekonstruować ostateczny obraz 3D obiektu f(x,y,z).

f(x, y, z) = ∫
2π

0

R2

(R–x cosλ–y sinλ)2
⋅ Qλ(u′, v′)dλ

: Ostateczny wynik; obliczona wartość (gęstość) dla pojedynczego punktu  w trójwymiarowej przestrzeni obrazu.

: Symbol całki oznaczający sumowanie danych ze wszystkich kątów projekcji podczas pełnego obrotu (360°).

: Wartość z przefiltrowanej projekcji, która odpowiada rzutowi punktu .

: Współrzędne punktu (woksela) w finalnym obrazie 3D.

: Kąt projekcji, pod którym wykonano dane zdjęcie.

: Końcowy współczynnik wagowy, który koryguje dane podczas "nakładania" ich na siatkę 3D, uwzględniając geometrię skanowania.

f(x, y, z) (x, y, z)

∫ 2π
0

Qλ(u′, v′) (x, y, z)

x, y, z

λ
R2

(…)2

Dzięki tym operacjom matematycznym lekarz może dokładnie ocenić anatomię pacjenta, zaplanować leczenie implantologiczne, endodontyczne (kanałowe) czy

chirurgiczne z dokładnością niemożliwą do osiągnięcia w 2D. Zgodnie z zasadą ALARA, badanie CBCT jest zlecane tylko w sytuacjach, gdy szczegółowe informacje

z obrazu 3D są kluczowe dla powodzenia leczenia.

🩺Wyjaśnienie dla Pacjenta. Co się dzieje, gdy promienie X przechodzą przez moje ciało?

Kiedy promienie rentgenowskie (nazywane promieniami X) są kierowane na Twoje ciało, zachowują się podobnie do światła przechodzącego przez różne materiały.

Część z nich przechodzi na wylot, a część jest zatrzymywana. To właśnie ta różnica pozwala stworzyć obraz, który ogląda lekarz.

Jak powstaje obraz?

Całkowite pochłonięcie (białe miejsca ✅): Kiedy promień X trafia na gęstą tkankę, jak kość, zostaje w dużej mierze pochłonięty i nie dociera do detektora

umieszczonego za Tobą. Działa to jak rzucanie cienia. Na zdjęciu rentgenowskim te obszary są białe. To najważniejszy efekt, dzięki któremu lekarz może

dokładnie zobaczyć Twój szkielet.

Odbicie i rozproszenie (szare miejsca): Gdy promienie X napotykają na tkanki miękkie, takie jak mięśnie, tłuszcz czy narządy wewnętrzne, częściowo

przez nie przechodzą, ale często „odbijają się” od atomów, zmieniając kierunek. Te rozproszone promienie, docierając do detektora, tworzą różne odcienie

szarości na zdjęciu. Z kolei powietrze (np. w płucach) prawie wcale nie zatrzymuje promieni, dlatego na zdjęciu jest czarne.

Tworzenie par (nie dotyczy zdjęć medycznych ❌): Istnieje jeszcze trzeci efekt, który zachodzi przy ekstremalnie wysokich energiach. Są one jednak

znacznie wyższe niż te stosowane w medycynie, więc nie musisz się nim przejmować podczas standardowego badania RTG.

Co ważne, personel medyczny ma pełną kontrolę nad siłą (energią) promieniowania. Robi to, precyzyjnie regulując napięcie w lampie

rentgenowskiej. Dzięki temu dawka promieniowania jest zawsze dobierana indywidualnie i utrzymywana na najniższym możliwym poziomie, który gwarantuje

uzyskanie czytelnego obrazu.

IV. Jednostki dozymetryczne i analiza dawek

Wiedza o fizyce pozwala zrozumieć, jak mierzymy promieniowanie. Dawkę skuteczną (efektywną), która uwzględnia wrażliwość poszczególnych narządów, mierzymy

w mikrosiwertach (µSv).

Rodzaj badania /

Procedura

Typowa dawka

skuteczna (µSv)
Kontekst i porównanie

RTG wewnątrzustne

(cyfrowe)
1 - 8 µSv Równowartość ok. 1-2 dni naturalnego promieniowania tła w Polsce.

RTG pantomograficzne

(cyfrowe)
10 - 27 µSv

Równowartość ok. 3-7 dni naturalnego promieniowania tła. Porównywalne z dawką otrzymaną podczas

lotu samolotem na trasie Warszawa-Lizbona.

CBCT – małe pole (ENDO) 19 - 68 µSv
Dawka porównywalna z tą przyjętą przez ludzki organizm podczas długiego międzykontynentalnego lotu

samolotem na przykład z Polski do Australii (wliczając przesiadkę).

CBCT – pole szczęki i

żuchwy (IMPLANTY)
60 - 650 µSv

Szeroki zakres zależny od urządzenia i ustawień. Większość badań w stomatologii (np. planowanie

implantu) mieści się w zakresie 60 - 200 µSv. To równowartość od kilku tygodni do kilku miesięcy

naturalnego promieniowania tła w Polsce.

V. Uzasadnienie kliniczne w świetle badań porównawczych

Zgodnie z polskim Prawem atomowym, każde badanie musi być uzasadnione. Dowody naukowe jednoznacznie potwierdzają wartość badań:

Endodoncja: Przegląd systematyczny Kruse i wsp. (2017) potwierdza, że CBCT znacząco poprawia identyfikację anatomii kanałów korzeniowych, co ma

bezpośredni wpływ na sukces leczenia.

Implantologia: Badania w Clinical Oral Implants Research (np. Tyndall & Rathore, 2008) dowodzą, że planowanie 3D z użyciem CBCT jest kluczowe dla

precyzyjnej oceny kości i unikania uszkodzenia nerwów.

Chirurgia: W przypadku zatrzymanych ósemek, CBCT, jak wykazali Ghaeminia i wsp. (2009), pozwala ocenić relację korzeni do nerwu, minimalizując ryzyko

jego uszkodzenia.

VI. Biologiczna ocena ryzyka i modele naukowe

Nasze rozumienie ryzyka opiera się na dekadach analiz (m.in. raport BEIR VII). Wyróżniamy dwa rodzaje skutków:

Skutki deterministyczne: (np. oparzenia) Występują po przekroczeniu wysokiego progu dawki. Nie występują przy dawkach stosowanych w stomatologicznej

diagnostyce.

Skutki stochastyczne (losowe): Oznaczają teoretyczny, statystyczny wzrost prawdopodobieństwa wystąpienia nowotworu w przyszłości. Do ich oceny, z zasady

ostrożności, stosuje się model LNT, zakładający, że każda dawka wiąże się z jakimś ryzykiem. Jednak przy dawkach rzędu mikrosiwertów, stosowanych w

nowoczesnej stomatologii, ten teoretyczny wzrost ryzyka jest uznawany przez wszystkie wiodące instytucje naukowe za znikomy.

VII. Grupy szczególnej wrażliwości: dzieci i kobiety w ciąży

Zasady ochrony radiologicznej są stosowane ze szczególną starannością w przypadku tych grup.

Ochrona radiologiczna pacjentów pediatrycznych

Dzieci, ze względu na intensywny wzrost, są bardziej wrażliwe na promieniowanie. Dlatego w ich przypadku stosujemy rygorystyczne procedury, zgodne z inicjatywą

„Image Gently”: ścisłe uzasadnienie badania, dedykowane programy pediatryczne o obniżonej dawce oraz bezwzględne użycie fartucha i kołnierza ołowianego w

celu ochrony tarczycy.

Postępowanie w przypadku kobiet w ciąży

Główną troską jest ochrona płodu. Zgodnie ze stanowiskiem m.in. Amerykańskiego Kolegium Położników i Ginekologów (ACOG), ryzyko dla płodu wynikające z

prawidłowo wykonanego i osłoniętego badania stomatologicznego jest znikome. Mimo to, z zasady ostrożności zapisanej w polskim prawie, wszelkie planowe

badania odkłada się na okres po porodzie. Wykonuje się je wyłącznie w sytuacjach nagłych, gdy zdrowie matki jest zagrożone. Kluczowe znaczenie ma

poinformowanie przez pacjentkę personelu o ciąży lub jej podejrzeniu.

VIII. Zasady ochrony radiologicznej i optymalizacja ALARA

Zasada ALARA (As Low As Reasonably Achievable – Tak Nisko, Jak Jest to Rozsądnie Osiągalne), zapisana w polskim Rozporządzeniu Ministra Zdrowia, jest

filarem naszego postępowania. Realizujemy ją poprzez: ograniczenie pola obrazowania (FOV), dobór optymalnych, najniższych parametrów ekspozycji oraz

stosowanie osłon ochronnych.

IX. Podsumowanie

Diagnostyka radiologiczna w stomatologii jest procedurą o niezwykle wysokim profilu bezpieczeństwa. Jej fundamentem jest głębokie zrozumienie fizyki

promieniowania, co pozwala na maksymalizację korzyści diagnostycznych przy jednoczesnej minimalizacji ryzyka poprzez ścisłe przestrzeganie zasad ochrony

radiologicznej. Korzyści płynące z precyzyjnej diagnozy, opartej na dowodach naukowych, wielokrotnie przewyższają minimalne, dobrze kontrolowane ryzyko.
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