
kniha Informačnı́ technologie pro biomedicı́nu

Kapitola 12 - Zobrazovacı́ systémy v medicı́ně a
zpracovánı́ obrazové informace v medicı́ně

Jan Kybic

1 Role zobrazovánı́ v medicı́ně
Lékařské zobrazovánı́ dosáhlo v minulých dvou desetiletı́ch značného rozmachu,
stejně jako počı́tačové zpracovánı́ výsledných obrazů. Jedná se zejména o dvou a
třı́rozměrné zobrazovacı́ techniky, které byly vytvořeny nebo zdokonaleny a staly
se tak prakticky použitelnými. Tyto techniky jsou nynı́ důležitou součástı́ kaž-
dodennı́ radiologické diagnostické praxe. Zatı́mco v prvnı́ polovině dvacátého
stoletı́ byl jedinou dostupnou lékařskou zobrazovacı́ metodou rentgen (anglicky
X-rays), dnes běžně použı́váme celou škálu zobrazovacı́ch technik, neboli modalit,
které nám poskytujı́ informace o anatomii, fyziologii, metabolismu a funkci lid-
ského těla. Mezi nejpoužı́vanějšı́ modality patřı́: rentgenová počı́tačová tomogra-
fie (X-ray computed tomography, zkráceně CT), nukleárnı́ magnetická resonance
(NMR, Magnetic Resonance Imaging [MRI]), ultrazvuk (UZ, ultrasound [US]),
jednofotonová emisnı́ tomografie (Single Photon Emission Computed Tomogra-
phy [SPECT]), pozitronová emisnı́ tomografie (Positron Emission Tomography
[PET]). a do jisté mı́ry i elektrokardiografie (EKG, Electrocardiography [ECG]),
elektroencefalografie (EEG, Electroencephalography) a magnetoencefalografie
(MEG, magnetoencephalography). Vznikly i nové varianty klasického rentge-
nového zobrazovánı́, jako třeba digitálnı́ subtrakčnı́ angiografie (DSA, Digital
Subtraction Angiography).

Všech tyto modernı́ zobrazovacı́ metody jsou založeny na pokročilých techno-
logiı́ch, což se týká zejména senzorů, důležitou roli hraje též výkonná elektronika.
Nezastupitelné je počı́tačové zpracovánı́ dat, rekonstrukce a zobrazovánı́. Přı́mé
2D (plošné) rentgenové zobrazovánı́, napřı́klad rentgen plic či mamografie, zazna-
menávajı́ obraz na film, který je exponován během snı́mánı́m za použitı́ externı́ho
zdroje rentgenového zářenı́. Film je poté chemicky vyvolán. Výsledkem je kva-
litnı́ analogový obraz, který je dvourozměrnou projekcı́ (stı́nem) třı́rozměrných
orgánů. Naproti tomu modernı́ zobrazovacı́ metody jako CT, NMR, SPECT, či
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PET vytvářejı́ přı́mo 3D obraz a navı́c umožňujı́ zviditelnit diagnosticky důležité
fyzikálnı́ vlastnosti (parametry) které nenı́ možné planárnı́mi metodami zobrazit.
Tyto parametry tkánı́ mohou být kvantifikovány a počı́tačově analyzovány, což je
velmi užitečné pro diagnostiku i pro vyhodnocovánı́ efektivity léčby.

Výhodou klasických 2D zobrazovacı́ch metod je jejich relativnı́ dostupnost
(láce) a dostatek vyškolených odbornı́ků (radiologů). Na druhou stranu modernı́
3D zobrazovánı́ a následná počı́tačová analýza poskytujı́ kvalitativně hodnotnějšı́
informace pro diagnostiku, plánovánı́ léčby, řı́zenı́ terapie i vyhodnocovánı́ jejı́
účinnosti. Nevýhodou modernı́ch metod je zejména jejich vysoká cena (desı́tky
až stovky milionů Kč), která způsobuje že tato zařı́zenı́ stále ještě nejsou dostupná
všem pacientům, kteřı́ by z nich mohli mı́t užitek.

Lékařské zobrazovacı́ metody jsou interdisciplinárnı́ oblastı́, spojujı́cı́ matema-
tiku, fyziku, chemii, výpočetnı́ techniku, inženýrské obory a lékařstvı́. Vzhledem
ke složitosti zobrazovacı́ch přı́strojů a počı́tačových technik zı́skávánı́ a zpraco-
vávánı́ dat je integrace všech součástı́ do fungujı́cı́ho celku náročná a důležitá.
Inteligentnı́ interpretace vzniklých obrazů vyžaduje vedle lékařských znalostı́ též
znalost konkrétnı́ zobrazovacı́ metody, jejı́ interakce s biologickým prostředı́m a
znalost použitého počı́tačového rekonstrukčnı́ho a vyhodnocovacı́ho systému.

2 Klasifikace zobrazovacı́ch metod

2.1 Zı́skaná informace
Zobrazovacı́ metody můžeme klasifikovat podle toho, zda nám poskytujı́ informaci
anatomickou (o tvaru a geometrickém uspořádánı́), fyziologickou (o probı́hajı́cı́ch
chemických a fyzikálnı́ch procesech), nebo funkčnı́ (jakou funkci dané mı́sto právě
vykonává.)

2.2 Umı́stěnı́ zdroje energie
Podle umı́stěnı́ zdroje energie dělı́me metody na

• externı́, kde je zdroj energie umı́stěn mimo zobrazovaný orgán — např.
rentgen, kdy zdrojem je rentgenka vně těla

• internı́ pasivnı́, kdy zdroj energie je již uvnitř pacienta — sem patřı́ napřı́klad
optické či tepelné zobrazovánı́ (termografie)

• internı́ aktivnı́, kde zdroj energie vpravı́me do zobrazovaného orgánu —
typickým přı́kladem jsou nukleárnı́ zobrazovacı́ metody, kdy se pacientům
podá radioaktivně značkovaná látka
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• kombinované, kde vnějšı́ zdroje energie excitujı́ (vybudı́) zdroje vnitřnı́,
které pak použı́váme k zobrazovánı́ — přı́kladem je magnetická rezonance
(MRI), kde vnějšı́ vysokofrekvenčnı́ elektromagnetické pole excituje spiny
uvnitř těla.

2.3 Elektromagnetické zářenı́
Kromě ultrazvukového zobrazovánı́, které, jak z názvu vyplývá, je založené na
akustickém zářenı́, je většina ostatnı́ch zobrazovacı́ch metod založená na využitı́
zářenı́ elektromagnetického. Toto zářenı́ popisujeme pomocı́ vlnové délky λ [m]
nebo frekvencı́ f [Hz], vzájemně svázané vztahem c = fλ, kde c je rychlost šı́řenı́.

V lékařském zobrazovánı́ využı́váme elektromagnetického zářenı́ od radiových
frekvencı́ (např. u magnetické rezonance), přes infračervené zářenı́ (termografie),
viditelné světlo (optické metody), rentgenové zářenı́, až po γ zářenı́ (u nukleárnı́ch
zobrazovacı́ch metod PET, SPECT), viz. obrázek 1. Pro vyššı́ frekvence se elek-
tromagnetické zářenı́ chová jako částice, zvané fotony. Energie fotonů se zvyšujı́cı́
se frekvencı́ roste podle vztahu E = hf , kde h je Planckova konstanta, napřı́klad
energie fotonu odpovı́dajı́cı́mu vlnové délce λ = 1 nm je asi 1.2 keV. (1 eV je
energie kterou zı́ská elektron při rozdı́lu potenciálu 1V.)

Elektromagnetické zářenı́ s energiı́ fotonů 4 eV nazýváme ionizujı́cı́, protože
fotony majı́ dostatek energie, aby vyrazily elektron z atomového obalu a tak
vytvořily ionty, které jsou pro živou tváň škodlivé. (Množstvı́ energie se mı́rně lišı́
podle toho o který prvek se jedná.)

2.4 Riziko pro pacienta
Zobrazovacı́ metoda by neměla pro pacienta představovat pokud možno žádné
zdravotnı́ riziko. Bezrizikovými metodamy jsou napřı́klad termografie, ultrazvuk,
EEG či MEG. Velmi malé riziko je spojené i s vyšetřenı́m pomocı́ magnetické re-
zonance (MRI). Proto je možné využı́vat těchto metod k preventivnı́m vyšetřenı́m
(screening) nebo je aplikovat na zdravé dobrovolnı́ky.

Naproti tomu metody využı́vajı́cı́ ionizujı́cı́ zářenı́, jako je počı́tačová tomo-
grafie (CT) nebo nukleárnı́ zobrazovacı́ metody (PET, SPECT), vždy jisté riziko
představujı́. U těchto metod bývá doporučeno pouze několik vyšetřenı́ za rok,
aby bezpečná dávka zářenı́ nebyla překročena. Proto je použı́váme pouze v odů-
vodněných přı́padech, kdy očekávaný přı́nos převážı́ nad možnými negativnı́mi
důsledky. Je to zejména při podezřenı́ na závažnou chorobu či zraněnı́, kterou nám
zobrazovacı́ technika může pomoci odhalit.

Obdobná situace je i u použitı́ kontrastnı́ch (chemických) látek, které do těla
dopravı́me většinou injekčně, abychom zvýšili kvalitu zı́skaného obrazu. I zde
musı́me vážit riziko vůči očekávanému přı́nosu.
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Obrázek 1: Frekvence elektromagnetického zářenı́ u lékařských zobrazovacı́ch
technik.

Metody představujı́cı́ riziko nazýváme též invazivnı́, i když v užšı́m smyslu
se tento pojem použı́vá pouze pro metody vyžadujı́cı́ narušenı́ povrchu těla, at’už
chirurgicky nebo injekcı́.

2.5 Radiačnı́ bezpečnost
Absorbovanou dávku zářenı́ (absorbed dose) D, měřı́me v jednotkách
1Gy (gray) = 1 J/kg. Dřı́ve byla použı́vané jednotka rad, 1Gy = 100 rad. Dáv-
kový ekvivalent (effective dose equivalent) HE [Sv] (sievert) zohledňuje nebez-
pečnost zářenı́ pro organismus:

HE =
∑

i

wiHi, Hi = cDi

Koeficient (Quality factor) c je 1 pro rentgen a γ zářenı́, 10 pro neutrony, 20
pro částice α. Koeficient w určı́me podle orgánu: gonády 0.2, plı́ce 0.12, prs 0.1,
žaludek 0.12, štı́tná žláza 0.05, kůže 0.01. Dřı́ve byla použı́vána jednotka rem,
1Sv = 100 rem.

Ročnı́ kumulovaný zdravotnı́ limit je asi 50mSv, což odpovı́dá asi 1000 rent-
genům hrudnı́ku, nebo 15 CT hlavy, nebo 5 CT celého těla. Pro srovnánı́ uved’me,
že přirozená radiace odpovı́dá ročnı́ průměrně dávce 3 ∼ 4mSv, dávka ovšem
stoupá s nadmořskou výškou a v některých mı́stech může dosahovat až 80mSv.
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Obrázek 2: W. Röntgen (vlevo), rentgenogram jeho ženy Berty (uprostřed) a
modernı́ rentgenový snı́mek (vpravo).

3 Modality

3.1 Rentgenové zobrazovánı́
Rentgenové zářenı́ objevil Wilhelm Conrad Röntgen v roce 1895, za což obdržel
Nobelovu cenu v roce 1901. Jednı́m z jeho prvnı́ch rentgenogramů byl obraz
kostı́ ruky jeho ženy Berty, až překvapivě podobný dnešnı́m rentgenogramům,
obrázek 2 .

Rentgenové zobrazovánı́ se použı́vá zejména pro vyšetřenı́ kostı́ a hrudnı́ du-
tiny včetně plic (obrázek 3), po podánı́ vhodné kontrastnı́ látky je možné zobrazovat
i cévy a žı́ly (angiografie) či trávı́cı́ trakt.

Digitálnı́ subtrakčnı́ angiografie (Digital subtraction angiography, DSA) spo-
čı́vá v digitálnı́m odečtenı́ obrazu cévnı́ho systému před a po podánı́ kontrastnı́
látky, což potlačı́ všechny statické části obrazu.

Důležitou aplikacı́ je mamografie, neboli vyšetřenı́ prsu. Zejména se snažı́me
detekovat mikrokalcifikace, které by mohly signalizovat přı́tomnost počı́najı́cı́ho
nádoru.

Rentgenové zobrazovánı́ je možné použı́t i během operace (Intra-operative
imaging).

Rentgenové zobrazovánı́ je asi nejčastěji použı́vaná zobrazovacı́ technika, je
k dispozici mnoho vyškolených rentgenologů, obrazy majı́ vysoké prostorové
rozlišenı́ (∼ 0.1mm) a výborný kontrast mezi měkkou a tvrdou tkánı́ (kostmi).
Nevýhodou je radiačnı́ zátěž, špatný kontrast při zobrazovánı́ měkkých tkánı́,
a 2D projekčnı́ zobrazenı́, které nedává prostorovou informaci a navı́c některé
části mohou být zastı́něné.
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Obrázek 3: Rentgenový přı́stroj pro vyšetřenı́ hrudnı́ dutiny (vlevo) a výsledný
obraz (vpravo).

3.1.1 Zdroj zářenı́

Rentgenové zářenı́ (angl. X-Rays) je elektromagnetické zářenı́ o vlnové délce
10−8 až 10−11m. Jeho zdrojem je nejčastěji rentgenka (X-ray tube), což je skle-
něná vakuová trubice obsahujı́cı́ žhavenou katodu a rotujı́cı́ anodu (obrázek 4).
Katoda je vyrobena z tenkého např. tungstenového drátu, který je procházejı́cı́m
proudem zahřı́ván na teplotu většı́ než 2200 ◦C. Vysokou teplotou se z katody
uvolňujı́ elektrony (termoionická emise), které jsou urychlovány vysokým napě-
tı́m (15 ∼ 150 kV) směrem k anodě, vyrobené z molybdenu či tungstenu. Proud
elektronů je elektromagneticky zaostřován na plochu (ohnisko, focal spot) o roz-
měrech 0.3mm ∼ 1.2mm. Nárazy vysokorychlostnı́ch elektronů do anody vzniká
rentgenové zářenı́, které z rentgenky odcházı́ speciálnı́m okénkem v jinak uzavře-
ném ochraném plášti. Anoda rotuje (asi 3000 ot/min) jinak by docházelo v mı́stě
dopadu k lokálnı́mu přehřátı́ a odpařenı́ materiálu. Účinnost rentgenky je jen
1 ∼ 2%, zbytek energie se měnı́ na teplo.

Energie fotonů produkovaného rentgenového zářenı́ je přı́mo úměrné druhé
mocnině urychlovacı́ho napětı́ U . Jejich množstvı́ za jednotku času je přı́mo
úměrné anodovému proudu (tube current) I; celková intenzita rentgenového zá-
řenı́ je tedy úměrná U2I . Hladká (spojitá) část jeho spektra (obrázek 5) odpovı́dá
takzvanému brzdnému či nárazovému zářenı́ (Brehmsstrahlung), vznikajı́cı́mu při
bržděnı́ elektronu při průchodu kolem kladně nabitých jader v mřı́žce anody. Čá-
rovou část spektra nazýváme charakteristické zářenı́ a vzniká za předpokladu
dostatečné energie při nárazu rychlých katodových elektronů do elektronů v elek-
tronovém obalu atomů anody. Přitom může dojı́t k vyraženı́ elektronu, uprázdněné
mı́sto je pak zaplněno jiným elektronem z vyššı́ energetické hladiny, přičemž
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Obrázek 4: Rentgenka, zdroj rentgenového zářenı́ (vlevo), geometrická konstrukce
(uprostřed) a princip tvorby rentgenového zářenı́ (vpravo).

Obrázek 5: Spektrum rentgenového zářenı́ generovaného rentgenknou — brzdné
a charakteristické zářenı́. Nı́zkoenergetické zářenı́ je filtrováno samotnou rentgen-
kou.
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vzniká zářenı́ o charakteristické frekvenci.
Spektrum brzdného zářenı́ obsahuje i fotony o energiı́ch menšı́ch než je maxi-

mum (úměrné U2). Nı́zkoenergetické zářenı́ (s dlouhou vlnovou délkou) je ovšem
pohlcováno materiálem anody, materiálem výstupnı́ho okénka, i speciálnı́mi filtry
vyrobenými z hlinı́kových nebo měděných folii. Výsledkem je odfiltrovánı́ nı́z-
kých energiı́ spektra, neboli vytvrzenı́ svazku (beam hardening), což je výhodné,
nebot’nı́zkoenergetické fotony by stejně nepronikly tělěm pacienta a tak nepřispěly
k zobrazovánı́, zato by zbytečně zvýšily ozářenı́ kůže pacienta (až 80 krát).

3.1.2 Interakce zářenı́ s tkánı́

Kontrast v rentgenovém obrázku je způsoben rozdı́lným pohlcovánı́m zářenı́
v tkáni. Část paprsků procházı́ tkánı́ přı́mo, ty nazýváme primárnı́ a jsou pou-
žitelné k zobrazovánı́. Druhá část, sekundárnı́ zářenı́, je během průchodu tělem
náhodně odkloněna (rozptýlena), a způsobuje šum v obraze a radiačnı́ zátěž. Zby-
tek zářenı́ je v tkáni pohlcen (absorbován).

Pro energie použı́váné v lékařstvı́ (25 ∼ 150 keV) vzniká sekundárnı́ zářenı́
vlivem koherentnı́ho rozptylu a Comptonova rozptylu, zatı́mco fotoelektrický jev
způsobuje pohlcovánı́ (obrázek 6).

Koherentnı́ (neboli Rayleighův) rozptyl je neionizačnı́ interakce mezi zářenı́m
a tkánı́. Směr dopadajı́cı́ho fotonu je změněn a část jeho energie se změnı́ na pohyb
elektronů v tkáni. Týká se zejména nı́zkoenergetického zářenı́ a je zodpovědný asi
za 5 ∼ 10% interakcı́ v tkáni. Pravděpodobnost koherentnı́ho roztylu je úměrná
Z
8/3
eff /E2, kde E je energie fotonu a Zeff efektivnı́ atomové čı́slo (okolo 7.4 pro

sval a 20 pro kosti).
Comptonův rozptyl je jev při kterém foton rentgenového zářenı́ vyrazı́ elektron

z vnějšı́ch vrstev obalu atomu tkáně. Přitom vzniká foton s nižšı́ energiı́, kladně
nabitý iont a volný elektron. Úhel vylétajı́cı́ho fotonu a jeho energie jsou spolu
svázány vztahem

Escatt =
Einc

1 + Einc
mec2

(
1− cos θ

)
kde Einc a Escatt je energie dopadajı́cı́ho a odlátajı́cı́ho fotonu a θ úhel změny
směru.

Pravděpodobnost Comptonova rozptylu závisı́ lineárně na elektronové hustotě
tkáně, závisı́ slabě na energii dopadajı́cı́ho zářenı́, a téměř vůbec na efektivnı́m
atomovém čı́sle. Proto je Comptonův rozptyl dominantnı́m typem interakce při
vyššı́ch energiı́ch a obrazový kontrast na těchto energiı́ch je malý.

Třetı́m typem interakce je fotoelektrický jev, kdy je foton plně absorbován
vnitřnı́mi vrstvami obalu atomu tkáně. Přitom vzniká kladně nabitý iont, foton
charakteristického zářenı́ odpovı́dajı́cı́mu přechodu mezi energetickými vrstvami
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Obrázek 6: Druhy interakce rentgenového zářenı́ s hmotou: Koherentnı́ rozptyl
(vlevo), fotoelektrický efekt (uprostřed), Comptonův rozptyl (vpravo).

Obrázek 7: Pravděpodobnost fotoelektrického jevu vzhledem k energii zářenı́.

obalu při zaplněnı́ uvolněné pozice a fotoelektron (Augerův elektron). Charakte-
ristické zářenı́ má velmi nı́zkou energii (např. 4 keV u vápnı́ku) a je absorbováno
během krátké vzdálenosti (∼ 0.1mm). K fotoelektrickému jevu docházı́ pouze
pokud energie dopadajı́cı́ho zářenı́ je vyššı́ než vazebnı́ energie přı́slušné vrstvy
(obrázek 7), a to s pravděpodobnostı́ zhruba Z3eff/E

3. Z hlediska zobrazovánı́ je fo-
toelektrický jev žádoucı́, protože nevzniká rozptýlené zářenı́ a při vhodně zvolené
energii je kontrast mezi tkáněmi velký. Stále se ovšem jedná o ionizujı́cı́ inter-
akci s tı́m spojenými zdravotnı́mi riziky. Při vyššı́ch energiı́ch je pravděpodobnost
fotoelektrického jevu malá.

3.1.3 Zeslabovánı́ intenzity v tkáni

Necht’ rentgenové zářenı́ o intenzitě I0 vstupuje do homogennı́ vrstvou tkáně
o tloušt’ce x a konstantnı́m průřezu, kterou rozdělı́me na malé části (elementy)
dx. U všech výše zmı́něných mechanismů interakce je pravděpodobnost, že foton
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Obrázek 8: Koeficient zeslabenı́ v závislosti na energii zářenı́ a na druhu tkáně.

Energie [keV] polotloušt’ka, sval [cm] polotloušt’ka, kost [cm]
30 1,8 0,4
50 3,0 1,2
100 3,9 2,3
150 4,5 2,8

Tabulka 1: Polotloušt’ka pro některé tkáně v závislosti na energii zářenı́.

vstupujı́cı́ do elementu dx bude pohlcen, nezávislá na intenzitě zářenı́ a lineárně
závislá na dx. Proto je pokles intenzity dI při průchodu úměrný Idx. Integracı́
zjistı́me, že intenzita zářenı́ na výstupu z vrstvy bude

I = I0 e
−µx (1)

kde µ nazýváme lineárnı́ koeficient zeslabenı́ (linear attenuation coeffici-
ent) nebo lineárnı́ koeficient útlumu (obrázek 8). Ekvivaletnı́m vyjádřenı́m je
polotloušt’ka (half-value layer, HVL), což je taková tloušt’ka x, která zeslabı́ zá-
řenı́ na polovinu, a je rovná log 2/µ ≈ 0.693/µ (tabulka 1). Hmotnostnı́ koeficient
zeslabenı́ je definován jako µ/ρ, jde ρ je hustota.

Koeficient útlumu se často vyjadřuje i v Hounsfieldových jednotkách
(Hounsfield units, HU)

µ[HU] = 1000
µ− µvoda

µvoda
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Obrázek 9: Útlum některých tkánı́ a látek v Hounsfieldových jednotkách.

Útlum vzduchu je asi−1000HU, vody 0HU, tkánı́−1000 ∼ 1000HU (obrázek 9).
Ve skutečnosti, vzhledem k efektu vytvrzovánı́ svazku, je útlum u tlustšı́ch

vrstev o něco menšı́, než udává vztah (1) (obrázek 10).

3.1.4 Lékařský rentgenový zobrazovacı́ přı́stroj

Typický lékařský rentgenový zobrazovacı́ přı́stroj (často zvaný zkráceně rentgen)
je znázorněn na obrázku 11. Rentgenové zářenı́ vycházejı́cı́ z rentgenky je ome-
zeno na žádanou plochu pomocı́ clony (collimator). Po průchodu zobrazovaným
orgánem může být sekundárnı́ (rozptýlené) zářenı́ omezené mřı́žkou (anti-scatter
grid). Parametry mřı́žky jsou vždy kompromisem mezi průchodnostı́ pro primárnı́
a pohlcovánı́m pro sekundárnı́ paprsky.

U klasických přı́strojů je obraz většinou zaznamenán na fotografický film. Pro
zvýšenı́ citlivosti (a tı́m snı́ženı́ potřebné dávky zářenı́) se použı́vá vrstev speciál-
nı́ch luminoforů (phosphor, intensifying screen), též zvaných scintilátory, většinou
ze vzácných zemin (Gd,La) které s vysokou účinnostı́ přeměňujı́ rentgenové zářenı́
na viditelné.

Rentgenový obraz lze snı́mat speciálnı́ snı́macı́ obrazovou elektronkou, rent-
genovidikonem. Metoda zvaná computed radiography (CR) použı́vá mı́sto filmu
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Obrázek 10: Vytvrzovánı́ svazku.

Obrázek 11: Lékařský rentgenový přı́stroj (vlevo) a protirozptylová mřı́žka
(vpravo).
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desku se fotostimulovatelnou sloučeninou europia, kde v mı́stech ozářenı́ docházı́
k oxidaci. Desku lze přečı́st laserovým snı́macı́m systémem, smazat a znovu pou-
žı́t. Podobná je i xeroradiografie, kde se obraz zaznamenává jako distribuce náboje
na selenové desce.

Asi nejperspektivnějšı́ snı́macı́m prvkem jsou polovodičové ploché detektory
flat-panel detector (FPD) použı́vajı́cı́ tenkovrstvé transistory thin-film transistor
(TFT), což je podobná technologie, jako napřı́klad v LCD dislejı́ch. Každý pixel
obrazu se skládá ze scintilátoru (krystal CsI), fotodiody a transistoru. Použı́vajı́
se i detektory typu CCD (charge coupled device), které jsou s luminiscenčnı́
deskou spojené optickými kabely. Tyto metodu nazýváme digitálnı́ radiografie
(digital radiography, DR). Typické panely majı́ velikost 40 × 40 cm a rozlišenı́
2048× 2048 cm.

Xenonové ionizačnı́ komory se použı́vajı́ k měřenı́ intenzity zářenı́ pro auto-
matický expozičnı́ systém, řı́dı́cı́ dobu expozice.

3.2 Počı́tačová tomografie (CT)
Počı́tačová tomografie je technika umožňujı́cı́ zı́skat 3D obraz pomocı́ (rentgeno-
vých) projekcı́ z vı́ce směrů. Matematický základ rekonstrukce obrazu z projekcı́
položil Johann Radon v roce 1917. Rentgenová tomografie byla vynalezena Go-
dfreyem Hounsfieldem v roce 1972. Za tento objev zı́skal v roce 1979 Nobelovu
cenu spolu s Allanem Cormackem, který pracoval na matematické stránce pro-
blému.

Tomograf vytvářı́ obraz jako sérii řezů. Každý řez je vytvořen matematickou
rekonstrukcı́ předmětu ze znalosti průmětů z různých směrů. Možnost pravého
3D zobrazenı́ (podı́vat se “dovnitř”) je obrovskou výhodou oproti klasickému 2D
rentgenovému zobrazenı́, nevýhodou je naopak mnohonásobně vyššı́ dávka zářenı́.
Ostatnı́ vlastnosti majı́ obě modality podobné.

Ačkoliv je rentgenová tomografie v lékařské oblasti nejpoužı́vanějšı́, stejných
principů lze použı́t i u zářenı́ γ, ultrazvuku, světelného zářenı́, či elektrického
proudu.

Rentgenová počı́tačová tomografie se použı́vá napřı́klad pro vyšetřenı́ hlavy,
plic, břišnı́ dutiny (obrázek 15). Zejména se jedná o detekci zraněnı́ a zlomenin,
ale za pomoci vhodných kontrastnı́ch látek lze detekovat i krvácenı́ a nádory.

3.2.1 CT skener

Typickou vnějšı́ podobu modernı́ho tomografu třetı́ generace vidı́me na ob-
rázku 12, jeho vnitřnı́ uspořádánı́ pak na obrázku 13. Tomograf se skládá z tunelu
s pacientem na pohyblivém lůžku okolo kterého po kruhové dráze obı́ha rentgenka.
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Obrázek 12: Počı́tačový tomograf.

Obrázek 13: Vnitřnı́ uspořádánı́ tomografu třetı́ generace.

14



Obrázek 14: Vnitřnı́ uspořádánı́ tomografu čtvrté generace.

Na opačné straně od rentgenky obı́há pole detektorů. U systému 4. generace obı́ha
pouze rentgenka, stacionárnı́ detektory tvořı́ kompletnı́ kruh (obrázek 14).

U rentgenky použı́váme kolimátory zajišt’ujı́cı́ ozářenı́ pouze tenkého řezu
žádané tloušt’ky. Rentgenka na rozdı́l od klasického 2D rentgenu pracuje téměř
trvale a musı́ být proto dimenzována na mnohem většı́ tepelný výkon. Maximálnı́
výkon a doba snı́mánı́ je omezena výkonnostı́ chlazenı́. Napájenı́ je většinou
zajištěno kluznými kontakty.

Detektory zářenı́ jsou zaleženy na ionizačnı́ch komorách, nebo scintilačnı́ch
krystalech, na které navazuje fotonásobič nebo fotodioda. Při jednom oběhu se
většinou nasnı́má až několik stovek projekcı́, každá projekce se skládá ze stovek
až tisı́ců jednotlivých paprsků (měřenı́).

3.2.2 Algoritmus zpětné projekce

Zabývajme se nynı́ problémem rekonstrukce 2D řezu z 1D projekcı́. Pracujme
v souřadném systému ξ, η a v systému ξ′, η′ otočeném okolo počátku o úhel ϕ.
(Obrázek 16). Necht’paprsek o počátečnı́ intenzitě I0 procházı́ objektem po dráze
L definované úhlem ϕ a posunutı́m ξ′

ξ′ = ξ cosϕ+ η sinϕ

Zevšeobecněnı́m vztahu (1) pro obecné rozloženı́ útlumového koeficientu µ zı́s-
káme vztah pro intenzitu po průchodu objektem

I = I0 e
−

R
L µ(x)dx

což po substituci P = log(I0/I) dává lineárnı́ vztah

Pϕ(ξ
′) =

∫
L

µ(ξ, η)dl =
∫

µ(ξ′ cosϕ− η′ sinϕ, ξ′ cosϕ+ η′ sinϕ)dη′

= R
[
µ(ξ, η)

]
15



Obrázek 15: Přı́klady CT obrazů (2D řezy původně 3D daty). Shora dolů: plı́ce a
srdce, hlava (mozek), břišnı́ dutina.
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Obrázek 16: Princip projekčnı́ho zobrazovánı́.

který definuje Radonovou transformacı́ R. Funkci Pϕ(ξ′) pro konstantnı́ úhel ϕ
nazýváme projekcı́, P jako funkce ϕ,ξ′ se nazývá sinogram podle tvaru obrazu
pro impulsnı́ vzor (obrázek 17).

Našı́m úkolem je nynı́ ze souboru projekcı́ Pϕ(ξ′) pro M úhlů ϕi zı́skat odhad µ̂
hledaného obrazu µ. Nejjednoduššı́ je algoritmus zpětné projekce (backprojection)
který spočı́vá v sečtenı́ prodloužených obrazů všech projekcı́ (obrázek 18)

µ̂(x, y) = δϕ

M∑
i=1

Pϕi
(ξ cosϕ+ η sinϕ) (2)

kde δϕ je úhlový krok. Jeho nevýhodou je že µ̂ nekonverguje k µ vinou vyššı́
hustoty zpětných projekcı́ v počátku, vzniká tzv. hvězdicový artefakt (obrázek 19).

3.2.3 Rekonstrukce ve Fourierově oblasti

Věta o centrálnı́m řezu (Central Slice Theorem, Projection Theorem) řı́ká, že řez 2D
Fourierovy transformace obrazu µ pod úhlem ϕ je 1D Fourierovou transformacı́
projekce Pϕ téhož obrazu µ:

Fξ′ {Pϕ(ξ
′)} (ω) = F(ξ,η) {µ(ξ, η)} (ω cosϕ, ω sinϕ) (3)
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Obrázek 17: Radonova transformace se nazývá sinogram podle obrazu bodu (im-
pulsu). Na obrázku vidı́me obraz třı́ bodů (rozlišených barvou), stejně vzdálenych
od počátku, ale různými směry.

kde Fourierovy transformace jsou definovány běžným způsobem

Fξ′ {Pϕ(ξ
′)} (ω) =

∫
Pϕ(ξ

′)e−2πjωξ′
dξ′

F(ξ,η) {µ(ξ, η)} (ωξ, ωη) =
∫∫

µ(ξ, η)e−2πj(ωξξ+ωηη)dξdη

Z této věty již přı́mo vyplývá algoritmus rekonstrukce ve Fourierově oblasti (ob-
rázek 20): Vypočı́táme 1D Fourierovu transformaci každé z projekcı́ a vyneseme
je do 2D Fourierovy roviny (ωξ, ωη) pod přı́slušným úhlem ϕ. Vzniklý soubor
hodnot ze všech projekcı́ v polárnı́ mřı́žce převedeme pomocı́ interpolace na pra-
videlnou kartézskou mřı́žce. Inverznı́ 2D Fourierovou transformacı́ pak zı́skáme
rekonstrukci µ̂ (obrázek 21).

Výše popsaný algoritmus je exaktnı́ v tom smyslu, že při zvyšujı́cı́m se počtu
projekcı́ konverguje k inverzi Radonovy transformace, a tedy rekonstrukce µ̂
konverguje ke skutečnému obrazu µ. Jeho nevýhodou je však výpočetnı́ náročnost,
nebot’vyžaduje mnohonásobný výpočet Fourierových transformacı́ a interpolaci
z polárnı́ mřı́žky na kartézskou.

3.2.4 Filtrovaná zpětná projekce

Pro zjednodušenı́ notace definujeme X(ωξ, ωη) = F(ξ,η) {µ(ξ, η)}. Použitı́m in-
verznı́ Fourierovy transformace:
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Obrázek 18: Princip algoritmu zpětné projekce.
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Obrázek 19: Vznik hvězdicového artefaktu u algoritmu zpětné projekce.

Obrázek 20: Rekonstrukce ve Fourierově oblasti.
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Obrázek 21: Diskrétnı́ forma rekonstrukce ve Fourierově oblasti.

µ(ξ, η) = F−1 {X(ωξ, ωη)} =
∫∫

X(ωξ, ωη)e
2πj(ξωξ+ηωη)dωξdωη

Nynı́ přejdeme do polárnı́ch souřadnic ωξ = ω cosϕ, ωη = ω sinϕ:

µ(ξ, η) =

π∫
0

∞∫
−∞

X(ω cosϕ, ω sinϕ)e2πjω(ξ cosϕ+η sinϕ)|ω|dωdϕ

kde |ω| je determinant Jacobiho matice transformace do polárnı́ch souřadnic.
Z věty o centrálnı́m řezu (3) dostáváme

µ(ξ, η) =

π∫
0

∞∫
−∞

F {Pϕ} (ω) e2πjω(ξ cosϕ+η sinϕ)|ω|dωdϕ

což přepı́šeme jako

µ(ξ, η) =

π∫
0

Qϕ(ξ cosϕ+ η sinϕ︸ ︷︷ ︸
ξ′

)dϕ =

π∫
0

Qϕ(ξ
′)dϕ

Qϕ(ξ
′) =

∞∫
−∞

F {Pϕ} (ω) e2πjωξ′|ω|dω = F−1
{

F {Pϕ} (ω) |ω|
}
= h(t) ∗ Pϕ

21



Obrázek 22: Frekvenčnı́ spektrum několika různých rekonstrukčnı́ch filtrů.

kde Qϕ(ξ′) je modifikovaná projekce. Algoritmus filtrované zpětné projekce (fil-
tered backprojection, FBP) tedy funguje takto: Projekce Pϕ(ξ′) pro všechny ϕ
filtrujeme filtrem h, dostáváme modifikované projekce Qϕ(ξ′). Modifikované pro-
jekce sečteme stejně jako v algoritmu obyčejné zpětné projekce (2). Algoritmus
filtrované zpětné projekce je exaktnı́, rekonstrukce µ̂ konverguje ke skutečnému
obrazu µ.

Implementace algoritmu FBP je snadná, jedná se pouze o konvoluce a sčı́tánı́.
Potı́ž je ve volbě filtru h, nebot’teoretická volba H(ω) = F {h} = |ω| požaduje
neomezeně rostoucı́ho zesı́lenı́ pro rostoucı́ frekvence ω, což vede k nadměrnému
zesı́lenı́ šumu a navı́c nenı́ fyzikálně realizovatelné. Proto se v praxi použı́vajı́ filtry,
jejichž zesı́lenı́ je na vyššı́ch frekvencı́ch omezené, napřı́klad Ram-Lak, Shepp-
Logan, nebo Hammingův filtr. Jejich volba je kompromisem mezi potlačenı́m
šumu a rozmazánı́m (obrázek 22).

Výsledek rekonstrukce zkušebnı́ho obrázku pro různý počet projekcı́ vidı́me
na (obrázek 23).

3.2.5 Rekonstrukce pro vějı́řový svazek

Výše popsané metody fungujı́ pro paralelnı́ projekci, zatı́mco v modernı́ch CT
skenerech tvořı́ snı́macı́ paprsky vějı́ř, nejedná se tedy o Radonovu transformaci.
Je možné modifikovat algoritmus zpětné projekce aby bral toto v úvahu, jednoduššı́
je však vhodným výběrem paprsků nasnı́maných při různých polohách rentgenky
zı́skat data odpovı́dajı́cı́ paralelnı́ projekci (rebinning).

3.2.6 Algebraická rekonstrukce

Alternativnı́m způsobem řešenı́ rekonstrukčnı́ho problému je sestavenı́ rovnic
které popisujı́ závislost měřenı́ (projekcı́) na neznámých hodnotách pixelů (koefi-
cientu útlumu) a tyto rovnice pak vyřešit. Při využitı́ standardnı́ho zobrazovacı́ho
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Obrázek 23: Postup zpětné projekce. Původnı́ obraz (A), 1, 3, 4, 16, 32, a 64
projekcı́ (B až G).

modelu jsou zı́skané rovnice lineárnı́. Jelikož neznámých je velmi mnoho (stejně
jako pixelů v rekonstruovaném obrazu), použı́váme k řešenı́ iterativnı́ metody.
Výhodou algebraické rekonstrukce je jejı́ univerzalita a kvalita rekonstrukce, je
možné jı́ použı́t pro libovolnou geometrii snı́mánı́ a lze použı́t i přesnějšı́ nelineárnı́
modely útlumu. Nevýhodou je vyššı́ výpočetnı́ náročnost.

3.2.7 Od 2D řezů k 3D obrazu

Rekonstrukce 3D objemu je možná řez po řezu využitı́m metod popsaných v před-
chozı́m textu. To se realizuje tak, že po každém oběhu rentgenky se lůžko s paci-
entem posune o daný krok (1 ∼ 5mm) v ose z. Mnohem rychlejšı́ a jen o málo
horšı́ kvalitu snı́mánı́ poskytuje metoda spirálnı́ (spiral/helix method), při které se
stůl s pacientem posunuje konstantnı́ rychlostı́ a rentgenka tedy vůči pacientovi
opisuje spirálu. Snı́mánı́ hrudnı́ku spirálnı́ metodou trvá méně než jednu minutu,
což umožňuje sejmutı́ na jedno nadechnutı́ a tak prakticky eliminuje pohybové
artefakty. Důležitým parametrem je relativnı́ stoupánı́ (pitch) p = ∆l/d, kde ∆l
je posun lůžka na jednu otáčku rentgenky a d je šı́řka řezu. Typická hodnota p je
1.5, pro p < 1 se řezy překrývajı́ a tı́m docházı́ ke zbytečnému zvýšenı́ radiačnı́
zátěže, pro p > 2 je naopak mezi řezy mezera a některá mı́sta nejsou zobrazena.

Pro rekonstrukci pomocı́ interpolace z projekcı́ na spirálnı́ trajektorii odhad-
neme hodnoty virtuálnı́ch projekcı́ pro konstantı́ souřadnici z. Z těchto virtuálnı́ch
projekcı́ pak rekonstruujeme řez standardnı́m způsobem. Při interpolaci můžeme
použı́t bud’body od sebe vzdálené 360◦ (metoda wide) nebo 180◦ (metoda slim);
prvnı́ způsob vede na menšı́ šum a většı́ efektivnı́ tloušt’ku řezu a naopak.
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Dalšı́ho zrychlenı́ dosáhneme snı́mánı́m vı́ce řezů naráz (multislice) za použitı́
několika řad detektorů.

3.3 Nukleárnı́ magnetická rezonance (MRI)
Nukleárnı́ magnetická rezonance je velmi univerzálnı́ neionizujı́cı́ zobrazovacı́
technika poskytujı́cı́ 3D data, výborný kontrast měkkých tkánı́ a vysoké prostorové
rozlišenı́ (∼ 1mm). Je o něco pomalejšı́ než CT či ultrazvuk, typické snı́mánı́ trvá
několik minut. Existujı́ však i rychlé MRI techniky (např. EPI, objevené Peterem
Mansfieldem v roce 1997), které za cenu částečného zhoršenı́ kvality dokážı́
sejmout jeden 2D řez za 10 ∼ 20ms a použitelný 3D objem za ∼ 10 s. Jedinou
podstatnou nevýhodou MRI je jeho vysoká cena, jedná se o desı́tky milionů
Kč. Vzhledem k přı́tomnosti silného magnetického pole je obtı́žné a někdy i
nebezpečné vyšetřovat pacienty s kovovými implantáty či kardiostimulátory.

MRI se použı́vá pro zobrazovánı́ hlavy, páteře, krevnı́ho systému, srdce, i
měkkých tkánı́. V mnoha aplikacı́ch může MRI nahradit CT a tı́m snı́žit radiačnı́
zátěž pacienta, i když dosažitelné prostorové rozlišenı́ je o něco horšı́.

Jev magnetické rezonance objevil Felix Bloch a Edward Purcell v roce 1946,
za což obdrželi Nobelovu cenu za fyziku v roce 1952. Prvnı́ aplikacı́ byla spek-
troskopická analýza vzorků. Prvnı́ tomografickou rekonstrukci za použitı́ MRI
provedl Paul Lauterbur (1973, Nobelova cena za lékařstvı́ spolu s P. Mansfieldem
v roce 2003), prvnı́ MRI na stejném principu jako se použı́vá dnes realizoval Ri-
chard Ernst (1975) (obrázek 24), který obdržel Nobelovu cenu za chemii v r. 1991.
Postupem času se pak rozlišenı́ stále zlepšovalo až k dnešnı́m submilimetrovým
hodnotám, zobrazovánı́ se též výrazně zrychlilo (obrázek 25). Objevily se též nové
revolučnı́ aplikace MRI umožňujı́cı́ napřı́klad měřit tok krve bez kontrastnı́ch lá-
tek, či funkčnı́ MRI (functional MRI, [fMRI]) umožňujı́cı́ in-vivo vyhodnocovat
aktivitu mozku.

3.3.1 Fyzikálnı́ principy

Jádro vodı́ku (proton) má, podobně jako mnohé dalšı́ částice, kvantově-
mechanickou vlastnost zvanou spin nebo spinový moment. U atomů se sudým
atomovým čı́slem dojde ke spárovánı́ spinů a jejı́ celkový spin je nulový.

V následujı́cı́m výkladu pro zjednodušenı́ použijeme klasický (nekvantový)
model a proton (spin) si budeme představovat jako malý magnet. Bez přı́tomnosti
vnějšı́ho magnetického pole je orientace spinů náhodná a celková magnetizaceM
je nulová. V MRI skeneru je pacient umı́stěn ve velmi silném magnetickém poli,
o typické intenzitě B0 = 1.5T (porovnejte s intenzitou magnetického pole země
50µT). Směr magnetického pole B0 nazvěme z. Toto magnetické pole způsobı́, že
pro spiny bude energeticky výhodné se orientovat paralelně vzhledem k poli B0,
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Obrázek 24: Jeden z prvnı́ch MRI skenerů a obrázek z něj.

Obrázek 25: Typický dnešnı́ MRI skener se selenoidálnı́m supravodivým magne-
tem a přı́klad výsledného obrazu (řez mozkem).
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Obrázek 26: Precesnı́ pohyb spinu okolo osy z.

čı́mž vznikne vnějšı́ magnetizaciM ve směru z. Vzhledem k tepelnému pohybu
je ovšem přebytek paralelně orientovaných spinů poměrně malý, při běžných
podmı́nkách je celková magnetizace jen ∼ 5 · 10−6 = 5 ppm maximálnı́ možné,
proto nenı́ možné ji přı́mo měřit.

Protože spin je vůči poli B0 z kvantově mechanických důvodů skloněn, pole B0
se snažı́ dosáhnout plně souhlasné orientace, což má za následek precesnı́ pohyb
(rotaci) spinu okolo osy z (obrázek 26). Frekvence precese se nazývá Larmorova
frekvence a je rovná f = γB, kde γ je gyromagnetická konstanta, jejı́ž hodnota
pro vodı́k je γ = 42.58MHz/T.

Rotujı́cı́ spin může absorbovat energii ve formě elektromagnetického impulsu
(radio-frequency [RF] impuls) o frekvenci f . To se projevı́ jako odkloněnı́ osy
magnetizace od osy z. Vhodnou volbou energie excitačnı́ho impulsu dosáhneme
toho, že spin začne rotovat v rovině xy. Takový impuls nazýváme 90◦ impuls.
Jelikož všechny spiny v tkáni budou rotovat se stejnou fázı́, vznikne měřitelná
celková magnetizace, která bude též rotovat s frekvencı́ f v rovině xy a kterou
můžeme detekovat vhodnou přijı́macı́ cı́vkou. Přijı́maný signál nazýváme echo.

Po odezněnı́ impulsu se magnetizace vracı́ do rovnovážného stavu (relaxuje)
s časovou konstantou T1, kterou nazýváme mřı́žková relaxačnı́ konstanta (spin-
lattice relaxation time). Druhý důvod poklesu intenzity signálu je desynchronizace
spinů vlivem vzájemné interakce a nehomogenity magnetického pole. Tento jev
nazýváme T2 relaxace, a konstanta T2 se nazývá spinová (spin-spin relaxation
time).

Volbou dostatečně krátké periody opakovánı́ excitace TR (repetition time) se
stane intenzita signálu závislá na časové konstatě T1, řı́káme, že signál je T1 vážen.
Podobně volbou dostatečně dlouhého času mezi TE (echo time) mezi excitacı́ a
měřenı́m dostaneme T2 vážený signál. Naopak pro dlouhý čas TR a krátký čas TE
nebude intenzita signálu na časových konstantách tkáně téměř záviset. Výsledný

26



T1 kontrast T2 kontrast PD kontrast
TR = 500ms TR = 2000ms TR = 2000ms
TE = 20ms TE = 80ms TE = 20ms

kost ano, voda ne kost ne, voda ano kost ano, voda ano
kontrast tkáň/netkáň kontrast měkkých tkánı́ hustota

Obrázek 27: Přı́klady MRI kontrastů T1, T2, PD, přı́slušné parametry a základnı́
charakteristiky.

obraz nazýváme PD (proton density), protože při něm, stejně jako při jakémkoliv
jiném váženı́, bude intenzita záviset na hustotě protonů (jader vodı́ku). Volbu
váženı́ označujeme jako kontrast (obrázek 27).

3.3.2 Kódovánı́ polohy

V předchozı́ sekci jsme popsali základnı́ principy nukleárnı́ magnetické spek-
troskopie, které dokáže zjistit globálnı́ složenı́ zkoumaného vzorku. MRI, tedy
zobrazovánı́ za pomoci magnetické rezonance se od spektroskopie lišı́ tı́m, že
poskytuje 3D prostorové rozloženı́ hustoty spinů ρ (či dalšı́ch zkoumaných para-
metrů např. T1, T2). Toho se dosahuje za pomoci gradientů magnetického pole,
tedy lineárnı́ závislosti intenzity magnetického pole (orientovaného v ose z) na
poloze:

Bz(t) = Gx(t)x+Gy(t)y +Gz(t)z +B0

Zapneme-li po dobu vysı́lánı́ excitačnı́ho pulsu gradient Gz, pak se stane
intenzita magnetického pole Bz a tı́m i resonančnı́ frekvence spinů závislá na
poloze. Proto bude excitován pouze úzký řez tkáně, jehož tloušt’ka závisı́ na šı́řce
pásma excitačnı́ho impulsu. To je princip výběru řezu.

Polohu v ose x kódujeme pomocı́ frekvenčnı́ho kódovánı́, které spočı́vá v tom,
že během snı́mánı́ signálu zapneme gradient Gx. Tı́m se rezonančnı́ frekvence
stane závislá na x.
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Obrázek 28: Časový diagram snı́macı́ sekvence jednoho řezu s Fourierovým kó-
dovánı́m polohy pomocı́ gradientu výběru řezu Gz = GS , fázového gradientu
Gy = Gφ a frekvenčnı́ho gradientu Gx = Gf .

Konečně polohu v ose y kódujeme pomocı́ fázového kódovánı́. Gradient Gy

je zapnut v době mezi excitacı́ a snı́mánı́m signálu. Tı́m je přechodně ovlivněna
frekvence spinů, a proto bude po vypnutı́ gradientu Gy fáze signálu závislá na y.

Při standardnı́m způsobu snı́mánı́ je jeden řez excitován Ny krát, kde Ny je
žádané rozlišenı́ v pixelech ve směru y, přičemž použitá intenzita Gy se přı́ každé
excitaci měnı́. Zjednodušený časový diagram snı́macı́ sekvence vidı́me na obrázku
(obrázek 28).

Snı́maný signál po demodulaci v kvadratickém modulátoru, což odpovı́dá
odečtenı́ nosné frekvence γB0, a po zanedbánı́ relaxace, můžeme popsat vztahem:

s(t) = s(kx, ky) ∝
∫
(x,y)∈řez

ρ(x, y) e−2πj(kxx+kyy) dxdy

kx(t) = γ

∫
Gx(t)dt ky(t) = γ

∫
Gy(t)dt

Je vidět, že přijı́maný signál s(t) je vlastně 2D Fourierovou transformacı́
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Obrázek 29: Vnitřnı́ konstrukce MRI skeneru se selenoidálnı́m supravodivým
magnetem.

hustoty spinů ρ, přičemž snı́mánı́ probı́há po křivce
(
kx(t), ky(t)

)
v takzvaném k-

prostoru. Křivku můžeme volit pomocı́ vhodného časového průběhu gradientů Gx,
Gy. Jakmile je k-prostor dostatečně hustě navzorkován, rekonstrukci ρ̂ obdržı́me
zpětnou 2D Fourierovou transformacı́.

3.3.3 MRI skener

Typický lékařský MRI skener pro celotělové snı́mánı́ se skládá ze selenoidálnı́ho
(válcového) supravodivého magnetu který vytvářı́ magnetické pole o intenzitě
1.5T (také 3T, vyjı́mečně až 7T). V dutině magnetu je prostor do kterého se
zasouvá lůžko s pacientem (obrázek 29). Okolo prostoru pro pacienta jsou dalšı́
cı́vky, a to gradientnı́, vysı́lacı́ a přijı́macı́ a cı́vky pro přesné nastavenı́ primár-
nı́ho pole. Celý skener musı́ být umı́stěný v elektromagneticky stı́něné mı́stnosti.
Veškeré materiály v blı́zkosti skeneru musı́ být nemagnetické.

3.4 Nukleárnı́ zobrazovacı́ metody
Nukleárnı́ zobrazovacı́ metody1 poskytujı́ mapu prostorového rozloženı́ radio-
aktivně značených radiofarmak, které jsou před vyšetřenı́m dopraveny do těla.

1Neplet’me si s nukleárnı́ magnetickou rezonancı́, která mezi nukleárnı́ zobrazovacı́ metody
nepatřı́.
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Obrázek 30: Transmisnı́ (vlevo) a emisnı́ (vpravo) techniky se lišı́ umı́stěnı́m
zdroje zářenı́.

Jedná se tedy zejména o funkčnı́, nikoliv anatomické zobrazovánı́. Nukleárnı́ zob-
razovacı́ metody nazýváme emisnı́, protože se zdroj elektromagnetického zářenı́
nacházı́ uvnitř těla, na rozdı́l od transmisnı́ch metod jako je např. CT (obrázek 30).

Pro zobrazovacı́ účely použı́váme radionuklidy s poločasem rozpadu řádu
hodin, proto nenı́ možné je skladovat, ale je potřeba je vyrábět na mı́stě. To vý-
znamným způsobem prodražuje provoz. Některé radionuklidy lze relativně levně
vyrábět v generátoru rozpadem z jiných izotopů s dlouhým poločasem rozpadu.
Přı́kladem může být metastabilnı́ technecium 99mTc s poločasem rozpadu 6 hodin,
které se isomericky přeměňuje na stabilnı́ 99Tc, přičemž vzniká γ foton o energii
140 keV. Jiné radionuklidy je nutné vyrábět bombardovánı́m ionty v urychlovačı́
zvaném cyklotron. Přı́kladem může být nestabilnı́ fluor 18F použı́vaný pro vý-
robu radioaktivně značené deoxyglukózy FDG, která se použı́vá při sledovánı́
metabolických procesů, napřı́klad v onkologii.

3.4.1 Gama kamera

Gama kamera detekuje γ zářenı́ produkované radioaktivnı́m γ rozpadem (obrá-
zek 31). Detektory na bázi scintilátorů a fotonásobičů nebo polovodičových de-
tektorů jsou uspořádány do 2D matice. Potlačenı́ sekundárnı́ho zářenı́ dosahujeme
kolimátory, podobně jako u CT.

3.5 Jednofotonová emisnı́ tomografie (SPECT)
Jednofotonová emisnı́ tomografie (single photon emission computed tomography
[SPECT]) je aplikacı́ principů tomografie na gama kameru. Rotujı́cı́ gama kamera
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Obrázek 31: Obrázek z gama kamery (scintigram).

(někdy se pro urychlenı́ použı́vá dvojice či trojice kamer) snı́majı́ 30 ∼ 120
projekcı́, ze kterých je rekonstruován 3D obraz (obrázek 32).

3.6 Pozitronová emisnı́ tomografie (PET)
Pozitronová emisnı́ tomografie (positron emission tomography [PET]) využı́vá
radionuklidů, které při rozpadu produkujı́ pozitron, což je antičástice elektronu.
Pozitron se po uletěnı́ několika málo milimetrů střetne s elektronem tkáně, docházı́
k anihilaci. Produktem anihilace je pouze energie ve formě dvou γ fotonů o energii
511 keV, letı́cı́ch po přesně opačných drahách. Fotony jsou detekovány nám již
známými scintilačnı́mi detektory. Jsou-li detekovány dva fotony v krátkém časo-
vém úseku po sobě, dá se předpokládat, že vznikly při jedné anihilaci, a že mı́sto
anihilace ležı́ na spojnici detektorů. Proto nenı́ potřeba u PETu použı́vat mecha-
nických kolimátorů, což v porovnánı́ s metodou SPECT značně zvyšuje citlivost.
Naopak nenulová dráha mezi mı́stem rozpadu a mı́stem anihilace zhoršuje vlastnı́
prostorové rozlišenı́ PETu, které bývá okolo 5 ∼ 10mm (obrázek 33).

Pro rekonstrukci ze SPECT a PET je možné použı́t běžnou metodu zpětné
projekce. Lepšı́ch výsledků však dosáhneme komplikovanějšı́mi metodami, které
berou v úvahu proměnnou absorbci v tkáni. Mapy absorbce zı́skáme bud’heuris-
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Obrázek 32: SPECT kamery při snı́mánı́ mozku (vlevo) a výsledný obrázek (řezy,
vpravo).

Obrázek 33: Principy PET snı́mánı́.
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ticky ze znalosti vyšetřované anatomie, nebo předběžným transmisnı́m měřenı́m.
SPECT i PET se nejčastěji použı́vá pro vyšetřovánı́ mozku, srdce a pro detekci

nádorů. PET skener je výrazně dražšı́ než SPECT, zejména je-li PET kombinován
s cyklotronem. Obě metody použı́vajı́ jiná radiofarmaka a dodávajı́ komplemen-
tárnı́ informace (obrázek 34).

3.7 Ultrazvuk
Ultrazvukové zobrazovánı́ je velmi často použı́vaná zobrazovacı́ metoda která
nemá žádná známá rizika. Ultrazvukové skenery jsou relativně dostupné a
snadno přenosné či přemı́stitelné. Vysı́lajı́ ultrazvukové impulsy o frekvencı́ch
1 ∼ 20MHz a rekonstruujı́ obraz tkáně na základě přijatých signálů odražených
od rozhranı́ mezi tkáněmi a od malých struktur. Kromě anatomické informace
je možné zı́skat i informace o rychlosti toku krve (Dopplerovské zobrazovánı́).
Ultrazvukové zobrazovánı́ je rychlé, je možné snı́mat až 30 obrázků za sekundu.
Jeho nevýhodou je spı́še horšı́ obrazová kvalita, malý kontrast mezi tkáněmi, ty-
pický výrazný šum (speckle), a nemožnost pronikat jak vzduchem, tak kostı́, což
znamená, že mnoho vnitřnı́ch orgánů lze jen těžko zobrazovat. Hlavnı́mi aplika-
cemi je gynekologie, včetně vyšetřovánı́ prsu a plodu, kardiologie, zobrazovánı́
štı́tné žlázy a orgánů v břišnı́ dutině (játra, ledviny, slinivka, močový měchýř),
sledovánı́ průchodnosti cév a žil, či navigace při biopsii (obrázky 35 a 36). Nově
se použı́vá i zobrazovánı́ za pomocı́ kontrastnı́ch látek složených z mikrobublin
(microbubbles), které umožňujı́ sledovat napřı́klad prokrvenı́ srdečnı́ho svalu.

3.7.1 Akustika

Ultrazvuková vlna je podélné vlněnı́. Rychlost šı́řenı́ c je dána vztahem c =
1/
√

ρK, kde ρ[kg/m3] je hustota a K[m2/N] stlačitelnost. V tkáni je rychlost
šı́řenı́ okolo 1500m/s. Druhým důležitým parametrem prostředı́ je charakteristická
impedance Z = ρc, která je úměrná tlaku kterým je potřeba působit pro dosaženı́
dané rychlosti prouděnı́. Jejı́ jednotkou je 1Rayl = 1kg s−1m−2.

Při kolmém průchodu akustické vlny rozhranı́m dvou prostředı́ o různých
akustických impedancı́ch Z1, Z2 se část vlny daná vzorcem

R =
Z1 − Z2
Z1 + Z2

odrazı́, zbytek projde. Tento jev nazýváme zrcadlový odraz a docházı́ k němu
pokud je délka vlny mnohem kratšı́ než rozměry rozhranı́. V opačném přı́padě,
napřı́klad při odrazu od mikroskopických nehomogenit v tkánı́ch, docházı́ k difus-
nı́mu odrazu (scattering), při kterém se vlněnı́ odrážı́ náhodně do všech směrů.
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Obrázek 34: PET skener a řez mozkem (nahoře), použitı́ PET pro detekci nádorů
(dole vlevo normálnı́ obraz, vpravo nádor na plicı́ch.)
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Obrázek 35: Ultrazvukové vyšetřenı́ a ultrazvukový přı́stroj se sondami.

Obrázek 36: Přı́klady ultrazvukového obrazu. Vlevo fetus, vpravo štı́tná žláza.
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Materiál Polotloušt’ka [cm]
voda 380
krev 15
měkká tkáň 1 ∼ 5
sval 0.6 ∼ 1
kost 0.2 ∼ 0.7
vzduch 0.08

Tabulka 2:

Při průchodu akustického vlněnı́ prostředı́m docházı́ k zeslabovánı́ jeho in-
tenzity napřı́klad vlivem divergence vlny, absorbce vlny a elastického odrazu a
rozptylu. Pokles intenzity se vzdálenostı́ můžeme (podobně jako u rentgenového
zářenı́) aproximovat exponenciálou:

I = I0e
−µz

kde útlumový koeficient µ snadno přepočı́táme na polotloušt’ku (tabulka 2). Uka-
zuje se, že útlum roste téměř lineárně s frekvencı́, tedy µ = αf . Proto je pro
vyšetřovánı́ hlubšı́ch struktur třeba použı́t nižšı́ch frekvencı́, což je bohužel na
úkor rozlišovacı́ schopnosti.

3.7.2 Ultrazvukový skener

Ultrazvukový signál je generován a přijı́mán měničem použı́vajı́cı́m piezoelek-
trický krystal. Krystal je obklopen vhodným materiálem zajišt’ujı́cı́m vhodné
akustické přizpůsobenı́, aby nedocházelo k nežádoucı́m odrazům (obrázek 37).
Modernı́ ultrazvuková sonda (probe) se skládá z řady takových měničů. Vhodnou
volbou časovánı́ a zesı́lenı́ lze dosáhnout směrovánı́ a fokusace ultrazvukového
svazku (obrázek 38).

Řı́dı́cı́ elektronika zajišt’uje vyslánı́ dobře zaostřeného akustického impulsu.
Impuls je krátký, pouze několik period. Po jeho vyslánı́ se měniče přepnou na
přı́jem a zaznamenávajı́ přijatý signál. Poté se sonda přepne znovu na vysı́lánı́ a je
vyslán následujı́cı́ impuls mı́rně odlišným směrem. Tı́mto způsobem je zobrazen
celý prostor před sondou.

Zpracovánı́ přijatého signálu (radio-frequency [RF] signal) a rekonstrukce
obrazu probı́há v několika etapách. Nejprve je zesilovačem s časově proměnným
zesı́lenı́m kompenzován útlum v tkáni. Signál je frekvenčně filtrován (v okolı́
rezonančnı́ frekvence sondy), demodulován kvadratickým detektorem (tı́m pře-
veden na nižšı́ frekvence) a digitalizován (vzorkován). Hilbertova transformace
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Obrázek 37: Ultrazvukový měnič (vysı́lač a přijı́mač).

Obrázek 38: Elektronická fokusace a směrovánı́ ultrazvukového svazku.
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sloužı́ k vypočtenı́ amplitudové obálky signálu. Následuje logaritmická komprese
úrovnı́, převod (interpolace) do kartézských souřadnic a samotné zobrazovánı́.

Standardnı́ ultrazvukové zobrazovánı́ je dvourozměrné (tzv. B-mode). Existujı́
však i 3D systémy, založené bud’na mechanickém naklápěnı́ sondy, nebo ne 2D
matici měničů.
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