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1 Role zobrazovani v mediciné

Lékarské zobrazovani dosdhlo v minulych dvou desetiletich zna¢ného rozmachu,
stejné jako pocitacové zpracovani vyslednych obrazil. Jedna se zejména o dvou a
ttirozmérné zobrazovaci techniky, které byly vytvoreny nebo zdokonaleny a staly
se tak prakticky pouZitelnymi. Tyto techniky jsou nyni dilezZitou soucdsti kaz-
dodenni radiologické diagnostické praxe. Zatimco v prvni poloving dvacétého
stoleti byl jedinou dostupnou lékafskou zobrazovaci metodou rentgen (anglicky
X-rays), dnes béZné pouzivame celou Skélu zobrazovacich technik, neboli modalit,
které nam poskytuji informace o anatomii, fyziologii, metabolismu a funkci lid-
ského téla. Mezi nejpouzivanéj$i modality patii: rentgenovd pocitacova tomogra-
fie (X-ray computed tomography, zkracené CT), nukledrni magnetickd resonance
(NMR, Magnetic Resonance Imaging [MRI]), ultrazvuk (UZ, ultrasound [US]),
jednofotonové emisni tomografie (Single Photon Emission Computed Tomogra-
phy [SPECT]), pozitronova emisni tomografie (Positron Emission Tomography
[PET]). a do jisté miry 1 elektrokardiografie (EKG, Electrocardiography [ECG]),
elektroencefalografie (EEG, Electroencephalography) a magnetoencefalografie
(MEG, magnetoencephalography). Vznikly i nové varianty klasického rentge-
nového zobrazovéni, jako tfeba digitdlni subtrakéni angiografie (DSA, Digital
Subtraction Angiography).

Vsech tyto moderni zobrazovaci metody jsou zaloZeny na pokrocilych techno-
logiich, coz se tyka zejména senzort, dilezitou roli hraje téZ vykonna elektronika.
Nezastupitelné je pocitacové zpracovani dat, rekonstrukce a zobrazovani. Pfimé
2D (plosné) rentgenové zobrazovani, napiiklad rentgen plic ¢i mamografie, zazna-
mendvaji obraz na film, ktery je exponovan béhem snimdnim za pouZiti externiho
zdroje rentgenového zafeni. Film je poté chemicky vyvoldn. Vysledkem je kva-
litni analogovy obraz, ktery je dvourozmérnou projekci (stinem) tfirozmérnych
organt. Naproti tomu moderni zobrazovaci metody jako CT, NMR, SPECT, ¢i
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PET vytvéieji pifimo 3D obraz a navic umoziuji zviditelnit diagnosticky dilezité
fyzikalni vlastnosti (parametry) které neni mozné planidrnimi metodami zobrazit.
Tyto parametry tkdni mohou byt kvantifikovany a pocitacové analyzovany, coz je
velmi uZite¢né pro diagnostiku i pro vyhodnocovani efektivity 1é¢by.

Vyhodou klasickych 2D zobrazovacich metod je jejich relativni dostupnost
(lace) a dostatek vySkolenych odbornikil (radiologli). Na druhou stranu moderni
3D zobrazovani a ndsledna pocitacova analyza poskytuji kvalitativné hodnotné;jsi
informace pro diagnostiku, planovani 1é¢by, fizeni terapie i vyhodnocovani jeji
ucinnosti. Nevyhodou modernich metod je zejména jejich vysokd cena (desitky
az stovky miliont K¢), kterd zpiisobuje Ze tato zafizeni stéle jesté nejsou dostupna
vSem pacientiim, ktefi by z nich mohli mit uZitek.

Lékarské zobrazovaci metody jsou interdisciplinarni oblasti, spojujici matema-
tiku, fyziku, chemii, vypocetni techniku, inZenyrské obory a lékatstvi. Vzhledem
ke slozitosti zobrazovacich pfistroji a pocitacovych technik ziskavani a zpraco-
vavani dat je integrace vSech soucasti do fungujiciho celku naroc¢nd a dileZita.
Inteligentni interpretace vzniklych obrazii vyZaduje vedle 1ékarskych znalosti té€Z
znalost konkrétni zobrazovaci metody, jeji interakce s biologickym prostiedim a
znalost pouzitého pocitacového rekonstrukéniho a vyhodnocovaciho systému.

2 Klasifikace zobrazovacich metod

2.1 Ziskana informace

Zobrazovaci metody mizeme klasifikovat podle toho, zda nam poskytuji informaci
anatomickou (o tvaru a geometrickém usporadani), fyziologickou (o probihajicich
chemickych a fyzikalnich procesech), nebo funkcni (jakou funkci dané misto pravé
vykonava.)

2.2 Umisténi zdroje energie

Podle umisténi zdroje energie délime metody na

e externt, kde je zdroj energie umistén mimo zobrazovany orgdn — napf.
rentgen, kdy zdrojem je rentgenka vné téla

e interni pasivni, kdy zdroj energie je jiZ uvnitf pacienta— sem patfi napiiklad
optické ¢i tepelné zobrazovani (termografie)

e interni aktivni, kde zdroj energie vpravime do zobrazovaného organu —
typickym piikladem jsou nukledrni zobrazovaci metody, kdy se pacientim
poda radioaktivné znackovan4 latka



e kombinované, kde vnéjsi zdroje energie excituji (vybudi) zdroje vnitini,
které pak pouzivame k zobrazovani — prikladem je magnetickd rezonance
(MRI), kde vnéjsi vysokofrekvencni elektromagnetické pole excituje spiny
uvnitf téla.

2.3 Elektromagnetické zareni

Kromé ultrazvukového zobrazovani, které, jak z ndzvu vyplyva, je zaloZzené na
akustickém zéfeni, je vétSina ostatnich zobrazovacich metod zaloZena na vyuZziti
zéfeni elektromagnetického. Toto zdfeni popisujeme pomoci vinové délky A [m]
nebo frekvenci f [Hz], vzajemné svdzané vztahem ¢ = f\, kde ¢ je rychlost §ifeni.

V Iékaiském zobrazovani vyuzivame elektromagnetického zafeni od radiovych
frekvenci (napf. u magnetické rezonance), pres infracervené zafeni (termografie),
viditelné svétlo (optické metody), rentgenové zafeni, aZ po v zafeni (u nukledrnich
zobrazovacich metod PET, SPECT), viz. obrdzek 1. Pro vyssi frekvence se elek-
tromagnetické zareni chovd jako Castice, zvané forony. Energie fotond se zvySujici
se frekvenci roste podle vztahu £ = hf, kde h je Planckova konstanta, napiiklad
energie fotonu odpovidajicimu vinové délce A = 1nm je asi 1.2keV. (1eV je
energie kterou zisk4 elektron pfi rozdilu potencidlu 1 V.)

Elektromagnetické zareni s energii fotonl 4 eV nazyvame ionizujict, protoze
fotony maji dostatek energie, aby vyrazily elektron z atomového obalu a tak
vytvorily ionty, které jsou pro Zivou tvai skodlivé. (MnoZstvi energie se mirné 1isi
podle toho o ktery prvek se jednd.)

2.4 Riziko pro pacienta

Zobrazovaci metoda by neméla pro pacienta predstavovat pokud mozno zadné
zdravotni riziko. Bezrizikovymi metodamy jsou naptiklad termografie, ultrazvuk,
EEG ¢1 MEG. Velmi malé riziko je spojené i s vySetfenim pomoci magnetické re-
zonance (MRI). Proto je mozné vyuzZivat téchto metod k preventivnim vySetfenim
(screening) nebo je aplikovat na zdravé dobrovolniky.

Naproti tomu metody vyuZzivajici ionizujici zafeni, jako je pocitatova tomo-
grafie (CT) nebo nuklearni zobrazovaci metody (PET, SPECT), vzdy jisté riziko
predstavuji. U téchto metod byva doporuceno pouze nékolik vySetfeni za rok,
aby bezpecna davka zafeni nebyla piekrocena. Proto je pouzivame pouze v odul-
vodnénych ptipadech, kdy ocekdvany piinos pfevdzi nad moznymi negativnimi
disledky. Je to zejména pfi podezieni na zdvaznou chorobu ¢i zranéni, kterou ndm
zobrazovaci technika miiZze pomoci odhalit.

Obdobna situace je i u pouZiti kontrastnich (chemickych) latek, které do téla
dopravime vétSinou injek¢éné, abychom zvySsili kvalitu ziskaného obrazu. I zde
musime vazit riziko vii¢i o¢ekdvanému piinosu.
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Obrazek 1: Frekvence elektromagnetického zafeni u 1ékafskych zobrazovacich
technik.

Metody predstavujici riziko nazyvame t€Z invazivni, 1 kdyZ v uz$im smyslu
se tento pojem pouziva pouze pro metody vyZadujici naruSeni povrchu téla, at’ uz
chirurgicky nebo injekci.

2.5 Radiacni bezpec¢nost

Absorbovanou divku zéteni (absorbed dose) D, méfime v jednotkdch
1 Gy (gray) = 1J/kg. Drive byla pouZivané jednotka rad, 1 Gy = 100rad. Dav-
kovy ekvivalent (effective dose equivalent) Hg[Sv] (sievert) zohlediiuje nebez-
pecnost zafeni pro organismus:

HE = szqu Hz = CDi

Koeficient (Quality factor) ¢ je 1 pro rentgen a 7 zafeni, 10 pro neutrony, 20
pro castice o. Koeficient w ur¢ime podle organu: gonady 0.2, plice 0.12, prs 0.1,
Zaludek 0.12, stitna zlaza 0.05, ktize 0.01. Dfive byla pouZivana jednotka rem,
1Sv =100 rem.

Roc¢ni kumulovany zdravotni limit je asi 50 mSv, coZ odpovida asi 1000 rent-
gentim hrudniku, nebo 15 CT hlavy, nebo 5 CT celého téla. Pro srovnani uvedme,
Ze pfirozena radiace odpovida ro¢ni primérné davce 3 ~ 4 mSv, ddvka ovsem
stoupd s nadmotskou vyskou a v nékterych mistech mtize dosahovat az 80 mSv.
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Obrazek 2: W. Rontgen (vlevo), rentgenogram jeho Zeny Berty (uprostied) a
moderni rentgenovy snimek (vpravo).

3 Modality

3.1 Rentgenové zobrazovani

Rentgenové zatfeni objevil Wilhelm Conrad Rontgen v roce 1895, za coZ obdrZel
Nobelovu cenu v roce 1901. Jednim z jeho prvnich rentgenogramii byl obraz
kosti ruky jeho Zeny Berty, az pfekvapivé podobny dne$nim rentgenogramim,
obrazek 2 .

Rentgenové zobrazovani se pouzivd zejména pro vySetieni kosti a hrudni du-
tiny vcetné plic (obrazek 3), po podani vhodné kontrastni latky je moZné zobrazovat
1 cévy a Zily (angiografie) ¢i travici trakt.

Digitélni subtrakéni angiografie (Digital subtraction angiography, DSA) spo-
¢ivd v digitdlnim odecteni obrazu cévniho systému pied a po podéani kontrastni
latky, coz potlaci vSechny statické ¢4sti obrazu.

Dilezitou aplikaci je mamografie, neboli vySetfeni prsu. Zejména se snaZime
detekovat mikrokalcifikace, které by mohly signalizovat pfitomnost poc¢inajiciho
nadoru.

Rentgenové zobrazovani je mozné pouZit i béhem operace (Intra-operative
imaging).

Rentgenové zobrazovani je asi nejCastéji pouzivand zobrazovaci technika, je
k dispozici mnoho vySkolenych rentgenologl, obrazy maji vysoké prostorové
rozliSeni (~ 0.1 mm) a vyborny kontrast mezi mékkou a tvrdou tkdni (kostmi).
Nevyhodou je radiacni zatéz, Spatny kontrast ptfi zobrazovani mékkych tkénd,
a 2D projekéni zobrazeni, které neddva prostorovou informaci a navic nékteré
¢asti mohou byt zastinéné.



Obrazek 3: Rentgenovy pristroj pro vySetfeni hrudni dutiny (vlevo) a vysledny
obraz (vpravo).

3.1.1 Zdroj zareni

Rentgenové zarfeni (angl. X-Rays) je elektromagnetické zdreni o vlnové délce
1078 az 10~ m. Jeho zdrojem je nejcast&ji rentgenka (X-ray tube), coZ je skle-
nénd vakuova trubice obsahujici Zhavenou katodu a rotujici anodu (obrazek 4).
Katoda je vyrobena z tenkého napt. tungstenového dratu, ktery je prochdzejicim
proudem zahtivan na teplotu vétSi nez 2200 °C. Vysokou teplotou se z katody
uvoliuji elektrony (termoionickd emise), které jsou urychlovany vysokym napé-
tim (15 ~ 150kV) smérem k anodég, vyrobené z molybdenu ¢i tungstenu. Proud
elektrontl je elektromagneticky zaostfovan na plochu (ohnisko, focal spot) o roz-
mérech 0.3 mm ~ 1.2 mm. Ndrazy vysokorychlostnich elektront do anody vznika
rentgenové zafeni, které z rentgenky odchézi specidlnim okénkem v jinak uzavie-
ném ochraném plasti. Anoda rotuje (asi 3000 ot/min) jinak by dochdzelo v misté
dopadu k lokalnimu piehiati a odpafeni materidlu. Uéinnost rentgenky je jen
1 ~ 2%, zbytek energie se méni na teplo.

Energie fotond produkovaného rentgenového zafeni je pfimo umérné druhé
mocniné urychlovactho napéti U. Jejich mnoZstvi za jednotku Casu je pfimo
umérné anodovému proudu (tube current) I; celkova intenzita rentgenového za-
feni je tedy umé&rna U?1. Hladk4 (spojitd) ¢ast jeho spektra (obrizek 5) odpovida
takzvanému brzdnému ¢i ndrazovému zateni (Brehmsstrahlung), vznikajicimu pfi
brzdéni elektronu pii prichodu kolem kladn& nabitych jader v miiZce anody. Ca-
rovou Cdst spektra nazyvdme charakteristické zdreni a vznikd za predpokladu
dostate¢né energie pii narazu rychlych katodovych elektroni do elektronil v elek-
tronovém obalu atomi anody. Pfitom miZe dojit k vyraZzeni elektronu, uprazdnéné
misto je pak zaplnéno jinym elektronem z vySSi energetické hladiny, pficemz
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Obrazek 4: Rentgenka, zdroj rentgenového zafeni (vlevo), geometrickd konstrukce
(uprostfed) a princip tvorby rentgenového zafeni (vpravo).
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Obrazek 5: Spektrum rentgenového zareni generovaného rentgenknou — brzdné
a charakteristické zareni. Nizkoenergetické zafeni je filtrovdno samotnou rentgen-

kou.



vznikd zafeni o charakteristické frekvenci.

Spektrum brzdného zafeni obsahuje i fotony o energiich menSich nez je maxi-
mum (imérné U?). Nizkoenergetické zafeni (s dlouhou vlnovou délkou) je oviem
pohlcovano materidlem anody, materidlem vystupniho okénka, 1 specidlnimi filtry
vyrobenymi z hlinikovych nebo médénych folii. Vysledkem je odfiltrovani niz-
kych energii spektra, neboli vytvrzeni svazku (beam hardening), coz je vyhodné,
nebot’ nizkoenergetické fotony by stejné nepronikly t€lém pacienta a tak neptispély
k zobrazovani, zato by zbyte¢né zvysily ozareni klize pacienta (az 80 krat).

3.1.2 Interakce zareni s tkani

Kontrast v rentgenovém obrdzku je zplsoben rozdilnym pohlcovanim zareni
v tkani. Cast paprski prochdzi tkdni piimo, ty nazyvdme primdrni a jsou pou-
Zitelné k zobrazovani. Druha ¢ast, sekunddrni zdreni, je béhem prichodu télem
ndhodné odklonéna (rozptylena), a zplisobuje Sum v obraze a radiacni zat€z. Zby-
tek zafeni je v tkdni pohlcen (absorbovan).

Pro energie pouzivané v 1ékarstvi (25 ~ 150keV) vznikd sekundérni zareni
vlivem koherentniho rozptylu a Comptonova rozptylu, zatimco fotoelektricky jev
zpusobuje pohlcovani (obrazek 6).

Koherentni (neboli Rayleighiiv) rozptyl je neioniza¢ni interakce mezi zafenim
a tkdni. Smér dopadajiciho fotonu je zménén a ¢4st jeho energie se zméni na pohyb
elektroni v tkani. Tyka se zejména nizkoenergetického zafeni a je zodpovédny asi
za 5 ~ 10 % interakci v tkdni. Pravdépodobnost koherentniho roztylu je imérna
foé?’ /E?, kde F je energie fotonu a Z efektivni atomové &islo (okolo 7.4 pro
sval a 20 pro kosti).

Comptontv rozptyl je jev pfi kterém foton rentgenového zareni vyrazi elektron
z vnéjSich vrstev obalu atomu tkdné. Pfitom vznikd foton s niZ$i energii, kladné
nabity iont a volny elektron. Uhel vylétajiciho fotonu a jeho energie jsou spolu
svazany vztahem

Einc
1+ % (1 — oS «9)

scatt —

kde Ej,. a E. je energie dopadajiciho a odlatajiciho fotonu a 6 thel zmény
sméru.

Pravdépodobnost Comptonova rozptylu zavisi linearné na elektronové hustoté
tkan¢, zavisi slabé na energii dopadajiciho zéafeni, a téméf vibec na efektivnim
atomovém c¢isle. Proto je Comptoniiv rozptyl dominantnim typem interakce pii
vysSich energiich a obrazovy kontrast na téchto energiich je maly.

Tretim typem interakce je fotoelektricky jev, kdy je foton pln€ absorbovan
vnitfnimi vrstvami obalu atomu tkdné. Pritom vznika kladn€ nabity iont, foton

charakteristického zafeni odpovidajicimu pfechodu mezi energetickymi vrstvami



Obrazek 6: Druhy interakce rentgenového zdreni s hmotou: Koherentni rozptyl
(vlevo), fotoelektricky efekt (uprostfed), Comptontiv rozptyl (vpravo).
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Obrazek 7: Pravdépodobnost fotoelektrického jevu vzhledem k energii zafen.

obalu pfi zaplnéni uvolnéné pozice a fotoelektron (Augertiv elektron). Charakte-
ristické zafeni ma velmi nizkou energii (napt. 4 keV u vapniku) a je absorbovano
béhem kratké vzdalenosti (~ 0.1mm). K fotoelektrickému jevu dochazi pouze
pokud energie dopadajictho zédfeni je vySSi neZ vazebni energie prisluSné vrstvy
(obrazek 7), a to s pravdépodobnosti zhruba Z2./ E*. Z hlediska zobrazovini je fo-
toelektricky jev zadouci, protoZe nevznika rozptylené zéfeni a pfi vhodné zvolené
energii je kontrast mezi tkdnémi velky. Stdle se ovSem jednd o ionizujici inter-
akci s tim spojenymi zdravotnimi riziky. Pfi vysSich energiich je pravdépodobnost
fotoelektrického jevu mala.

3.1.3 Zeslabovani intenzity v tkani

Necht rentgenové zafeni o intenzité I, vstupuje do homogenni vrstvou tkdné

o tloustce = a konstantnim prafezu, kterou rozdélime na malé ¢asti (elementy)
dx. U vSech vySe zminénych mechanismi interakce je pravdépodobnost, Ze foton
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Obrazek 8: Koeficient zeslabeni v zavislosti na energii zdfeni a na druhu tkéané.

Energie [keV] polotloustka, sval [cm] polotloustka, kost [cm]

30 1,8 0,4
50 3,0 1,2
100 3.9 2,3
150 4,5 2,8

Tabulka 1: PolotlousStka pro nékteré tkané v zdvislosti na energii zafeni.

vstupujici do elementu dz bude pohlcen, nezdvisla na intenzité zafeni a linedrné
zavisla na dx. Proto je pokles intenzity d/ pfi prichodu imérny /dx. Integraci
zjistime, Ze intenzita zafeni na vystupu z vrstvy bude

I=TIe™ (1

kde p nazyvadme linedrni koeficient zeslabeni (linear attenuation coeffici-
ent) nebo linedrni koeficient utlumu (obrazek 8). Ekvivaletnim vyjddienim je
polotloustka (half-value layer, HVL), coZ je takova tloustka x, kterd zeslabi za-
feni na polovinu, a je rovnd log 2/ ~ 0.693 /1 (tabulka 1). Hmotnostni koeficient
zeslabeni je definovan jako 1/p, jde p je hustota.
Koeficient dtlumu se casto vyjadfuje i v Hounsfieldovych jednotkich
(Hounsfield units, HU)
u[HU] = 10002 —Hroda
Hvoda

10
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Obrizek 9: Utlum n&kterych tkén{ a latek v Hounsfieldovych jednotkéch.

Utlum vzduchu jeasi —1000 HU, vody 0 HU, tkdni —1000 ~ 1000 HU (obrazek 9).
Ve skutecnosti, vzhledem k efektu vytvrzovani svazku, je utlum u tlustSich
vrstev o néco mensi, neZ udava vztah (1) (obrazek 10).

3.1.4 Lékaisky rentgenovy zobrazovaci pristroj

Typicky lékarsky rentgenovy zobrazovaci pristroj (Casto zvany zkrdcené rentgen)
je znazornén na obrazku 11. Rentgenové zafeni vychazejici z rentgenky je ome-
zeno na Zadanou plochu pomoci clony (collimator). Po prichodu zobrazovanym
orgdnem muze byt sekundarni (rozptylené) zaireni omezené mrizkou (anti-scatter
grid). Parametry miiZky jsou vZdy kompromisem mezi prichodnosti pro primarni
a pohlcovéanim pro sekunddrni paprsky.

U klasickych pfistrojt je obraz vétSinou zaznamenan na fotograficky film. Pro
zvySeni citlivosti (a tim sniZeni potiebné davky zéareni) se pouziva vrstev specidl-
nich luminoforu (phosphor, intensifying screen), téz zvanych scintildtory, vétSinou
ze vzacnych zemin (Gd,La) které s vysokou u¢innosti pfeménuji rentgenové zareni
na viditelné.

Rentgenovy obraz Ize snimat specidlni snimaci obrazovou elektronkou, rent-
genovidikonem. Metoda zvand computed radiography (CR) pouziva misto filmu

11



idedini stav ez -
pulvrzovdni svazku® ~
P

(i)
\

tiouifka howogenniho oksorpuEnibo wot.

——a glem]
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desku se fotostimulovatelnou slou¢eninou europia, kde v mistech ozéaieni dochédzi
k oxidaci. Desku Ize precist laserovym snimacim systémem, smazat a znovu pou-
zit. Podobna je i xeroradiografie, kde se obraz zaznamendava jako distribuce néboje
na selenové desce.

Asi nejperspektivnéjs$i snimacim prvkem jsou polovodi¢ové ploché detektory
flat-panel detector (FPD) pouZivajici tenkovrstvé transistory thin-film transistor
(TFT), coz je podobnd technologie, jako naptiklad v LCD dislejich. Kazdy pixel
obrazu se skladd ze scintilatoru (krystal Csl), fotodiody a transistoru. Pouzivaji
se 1 detektory typu CCD (charge coupled device), které jsou s luminiscencni
deskou spojené optickymi kabely. Tyto metodu nazyvame digitdlni radiografie
(digital radiography, DR). Typické panely maji velikost 40 x 40 cm a rozliSeni
2048 x 2048 cm.

Xenonové ionizaéni komory se pouZzivaji k méfeni intenzity zafeni pro auto-
maticky expozi¢ni systém, fidici dobu expozice.

3.2 Pocitacova tomografie (CT)

Pocitacova tomografie je technika umoZziiujici ziskat 3D obraz pomoci (rentgeno-
vych) projekei z vice smérii. Matematicky zdklad rekonstrukce obrazu z projekci
polozil Johann Radon v roce 1917. Rentgenova tomografie byla vynalezena Go-
dfreyem Hounsfieldem v roce 1972. Za tento objev ziskal v roce 1979 Nobelovu
cenu spolu s Allanem Cormackem, ktery pracoval na matematické strance pro-
blému.

Tomograf vytvafi obraz jako sérii fez. Kazdy fez je vytvofen matematickou
rekonstrukci predmétu ze znalosti primétli z riznych sméri. MoZnost pravého
3D zobrazeni (podivat se “dovniti”’) je obrovskou vyhodou oproti klasickému 2D
rentgenovému zobrazeni, nevyhodou je naopak mnohondsobné vyssi ddvka zarend.
Ostatni vlastnosti maji obé modality podobné.

Ackoliv je rentgenova tomografie v 1ékarské oblasti nejpouzivanéjsi, stejnych
principli 1ze pouZit i u zafeni v, ultrazvuku, svételného zafeni, ¢i elektrického
proudu.

Rentgenova pocitacova tomografie se pouziva napiiklad pro vysetieni hlavy,
plic, brisni dutiny (obrdzek 15). Zejména se jedna o detekci zranéni a zlomenin,
ale za pomoci vhodnych kontrastnich latek 1ze detekovat i krvdceni a nadory.

3.2.1 CT skener

Typickou vnéjsi podobu moderniho tomografu tfeti generace vidime na ob-
razku 12, jeho vnitini usporddani pak na obrazku 13. Tomograf se sklada z tunelu
s pacientem na pohyblivém liZku okolo kterého po kruhové draze obiha rentgenka.

13



Obrazek 12: Pocitacovy tomograf.
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Obrazek 13: Vnitini usporadani tomografu tieti generace.
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Obrazek 14: Vnitini usporddani tomografu ¢tvrté generace.

Na opacné strané od rentgenky obiha pole detektorti. U systému 4. generace obiha
pouze rentgenka, stacionarni detektory tvofi kompletni kruh (obrazek 14).

U rentgenky pouZzivame kolimétory zajiStujici ozédfeni pouze tenkého fezu
Zadané tloustky. Rentgenka na rozdil od klasického 2D rentgenu pracuje témér
trvale a musi byt proto dimenzovana na mnohem vétsi tepelny vykon. Maximalni
vykon a doba snimdni je omezena vykonnosti chlazeni. Napdjeni je vétSinou
zajiSténo kluznymi kontakty.

Detektory zafeni jsou zaleZeny na ioniza¢nich komoréch, nebo scintila¢nich
krystalech, na které navazuje fotondsobi¢ nebo fotodioda. Pfi jednom obéhu se
vétSinou nasnima az né€kolik stovek projekci, kazda projekce se sklada ze stovek
az tisict jednotlivych paprskd (méfeni).

3.2.2 Algoritmus zpétné projekce

Zabyvajme se nyni problémem rekonstrukce 2D fezu z 1D projekci. Pracujme
v soufadném systému &, 7 a v systému &', ' oto¢eném okolo pocatku o dhel .
(Obréazek 16). Necht paprsek o pocate¢ni intenzité I, prochédzi objektem po drize
L definované tihlem ¢ a posunutim &’

& =Ecosp+msing

Zevseobecnénim vztahu (1) pro obecné rozlozeni ttlumového koeficientu p zis-
kame vztah pro intenzitu po prichodu objektem

I = Iye Jrntdx

coZ po substituci P = log(/y/I) dava linedrni vztah

P,(¢) = /Lu(f,n)dl = /u(f’ cos ¢ — 1’ sinp, &' cos ¢ + 1’ sin p)dr/
=R [u(&n)]
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Obrazek 15: Piiklady CT obrazi (2D fezy pivodné 3D daty). Shora dolu: plice a
srdce, hlava (mozek), brisni dutina.
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Obrézek 16: Princip projekéniho zobrazovani.

ktery definuje Radonovou transformaci R. Funkci P,({') pro konstantni thel ¢
nazyvame projekci, P jako funkce ¢,£' se nazyva sinogram podle tvaru obrazu
pro impulsni vzor (obrazek 17).

Nasim tkolem je nyni ze souboru projekci P, (£’) pro M Ghli ¢; ziskat odhad 7z

hledaného obrazu p. Nejjednodussi je algoritmus zpétné projekce (backprojection)
ktery spociva v secteni prodlouzenych obrazii vSech projekci (obrazek 18)

M
flz,y) =09 Y Py (Ecosp +nsing) 2)

i=1
kde 0 je thlovy krok. Jeho nevyhodou je Ze iz nekonverguje k o vinou vyssi
hustoty zpétnych projekci v po¢atku, vznika tzv. hvézdicovy artefakt (obrazek 19).
3.2.3 Rekonstrukce ve Fourierové oblasti

Véta o centrdlnim rezu (Central Slice Theorem, Projection Theorem) tika, ze fez 2D
Fourierovy transformace obrazu p pod thlem ¢ je 1D Fourierovou transformaci
projekce P, téhoZ obrazu p:

Feo{P,(£)} (W) = Frem {n(€,n)} (wecos p,wsingp) 3)

17



Sinogram pro konstantni =3 a promenny uhel THETA - xrot=r"cos(PHI-THETA)
4 T T T T

— =3, THETA=pi/t
=3, THETA=pis2
ar — =3, THETA=3"pild |]

PHI [rad]

Obrazek 17: Radonova transformace se nazyva sinogram podle obrazu bodu (im-
pulsu). Na obrdzku vidime obraz tii bodu (rozlisenych barvou), stejné vzdalenych
od pocatku, ale riznymi sméry.

kde Fourierovy transformace jsou definovany béZnym zplisobem

Fo (PO} @) = [ P&l g
Fenm {16 m} (we, wy) = / / (€, m)e 2Tt qedy

Z této vty jiz pfimo vyplyva algoritmus rekonstrukce ve Fourierové oblasti (ob-
razek 20): Vypocitdme 1D Fourierovu transformaci kazdé z projekci a vyneseme
je do 2D Fourierovy roviny (we,w,) pod pfisluSnym tGhlem ¢. Vznikly soubor
hodnot ze vSech projekci v polarni mfiZce prevedeme pomoci interpolace na pra-
videlnou kartézskou mfiZce. Inverzni 2D Fourierovou transformaci pak ziskdme
rekonstrukci i (obrazek 21).

Vyse popsany algoritmus je exaktni v tom smyslu, Ze pfi zvySujicim se poctu
projekci konverguje k inverzi Radonovy transformace, a tedy rekonstrukce [
konverguje ke skute¢nému obrazu .. Jeho nevyhodou je vSak vypocetni naro¢nost,
nebot’ vyzaduje mnohondsobny vypocet Fourierovych transformaci a interpolaci

Vv

z polarni miizky na kartézskou.

3.2.4 Filtrovana zpétna projekce

Pro zjednoduSeni notace definujeme X (we,w;,) = F(¢,) {1(£,n)}. PouZitim in-
verzni Fourierovy transformace:
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Obrazek 18: Princip algoritmu zpétné projekce.
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Obrazek 19: Vznik hvézdicového artefaktu u algoritmu zpétné projekce.
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Obrazek 20: Rekonstrukce ve Fourierove oblasti.
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Obrazek 21: Diskrétni forma rekonstrukce ve Fourieroveé oblasti.

w(n) = F 1 {X (we )} = / / X (e, ) EH 190 dedus,

Nyni piejdeme do polérnich soufadnic we = w cos ¢, w, = wsin :

pu(,m) = / / X (w cos p, w sin p)e®E oS eTIMD|dwdip

0 —o0

kde |w| je determinant Jacobiho matice transformace do poldrnich soufadnic.
Z véty o centrdlnim fezu (3) dostdvdme

ueon) = [ [ F (P} @)@l dudg
07

coz prepiSeme jako

™

u(&,m) = [ Qu(§cosp+nsinp)dp = [ Qu(&)dy
Cr——

¢ 0
Q) = [ F (R} @) ulde = F{F (P} @) ol } = ho) < P,
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Obrazek 22: Frekvenéni spektrum nékolika rtiznych rekonstrukénich filtri.

kde Q,(&') je modifikovand projekce. Algoritmus filtrované zpétné projekce (fil-
tered backprojection, FBP) tedy funguje takto: Projekce P,(¢’) pro vSechny ¢
filtrujeme filtrem h, dostdvame modifikované projekce @, (¢'). Modifikované pro-
jekce secteme stejné jako v algoritmu obycejné zpétné projekce (2). Algoritmus
filtrované zpétné projekce je exaktni, rekonstrukce iz konverguje ke skute¢nému
obrazu p.

Implementace algoritmu FBP je snadnd, jednd se pouze o konvoluce a s¢itdni.
Potiz je ve volbé filtru h, nebot teoretickd volba H(w) = F {h} = |w| poZaduje
neomezené rostouciho zesileni pro rostouci frekvence w, cozZ vede k nadmérnému
zesileni Sumu a navic neni fyzikalné realizovatelné. Proto se v praxi pouZivaji filtry,
jejichZ zesileni je na vySSich frekvencich omezené, napiiklad Ram-Lak, Shepp-
Logan, nebo Hammingtv filtr. Jejich volba je kompromisem mezi potlacenim
Sumu a rozmazanim (obrazek 22).

Vysledek rekonstrukce zkuSebniho obrazku pro rizny pocet projekei vidime
na (obrazek 23).

3.2.5 Rekonstrukce pro véjirovy svazek

VySe popsané metody funguji pro paralelni projekci, zatimco v modernich CT
skenerech tvoii snimaci paprsky véjit, nejednd se tedy o Radonovu transformaci.
Je moZné modifikovat algoritmus zpétné projekce aby bral toto v ivahu, jednodussi
je vsak vhodnym vybérem paprskd nasnimanych pii riznych polohach rentgenky
ziskat data odpovidajici paralelni projekci (rebinning).

3.2.6 Algebraicka rekonstrukce

Alternativnim zptsobem feSeni rekonstrukéniho problému je sestaveni rovnic
které popisuji zavislost méfeni (projekci) na neznamych hodnotach pixeli (koefi-
cientu utlumu) a tyto rovnice pak vytesit. Pfi vyuziti standardniho zobrazovaciho
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Obrazek 23: Postup zpétné projekce. Pivodni obraz (A), 1, 3, 4, 16, 32, a 64
projekci (B az G).

modelu jsou ziskané rovnice linedrni. JelikoZ nezndmych je velmi mnoho (stejné
jako pixeld v rekonstruovaném obrazu), pouZivame k feSeni iterativni metody.
Vyhodou algebraické rekonstrukce je jeji univerzalita a kvalita rekonstrukce, je
mozné ji pouZit pro libovolnou geometrii snimani a 1ze pouZit i pfesné;jsi nelinedrni
modely ttlumu. Nevyhodou je vyssi vypocetni naro¢nost.

3.2.7 0Od 2D rezi k 3D obrazu

Rekonstrukce 3D objemu je moZnd rez po Fezu vyuZzitim metod popsanych v pfed-
chozim textu. To se realizuje tak, Ze po kazdém obé&hu rentgenky se 1izko s paci-
entem posune o dany krok (1 ~ 5mm) v ose z. Mnohem rychlejsi a jen o mélo
horsi kvalitu sniméni poskytuje metoda spirdlni (spiral/helix method), pii které se
stiil s pacientem posunuje konstantni rychlosti a rentgenka tedy vici pacientovi
opisuje spirdlu. Sniméni hrudniku spirdlni metodou trvd méné nez jednu minutu,
coz umoziuje sejmuti na jedno nadechnuti a tak prakticky eliminuje pohybové
artefakty. Dulezitym parametrem je relativni stoupani (pitch) p = Al/d, kde Al
je posun lizka na jednu otacku rentgenky a d je Sitka fezu. Typicka hodnota p je
1.5, pro p < 1 se fezy prekryvaji a tim dochdzi ke zbyte¢nému zvySeni radiacni
zat€ze, pro p > 2 je naopak mezi fezy mezera a nékterd mista nejsou zobrazena.

Pro rekonstrukci pomoci interpolace z projekci na spirdlni trajektorii odhad-
neme hodnoty virtudlnich projekci pro konstanti soutadnici 2. Z téchto virtudlnich
projekci pak rekonstruujeme fez standardnim zptisobem. Pfi interpolaci mtizeme
pouzit bud’ body od sebe vzdilené 360° (metoda wide) nebo 180° (metoda slim);
prvni zplisob vede na mensi Sum a vétsi efektivni tloustku fezu a naopak.
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Dalsiho zrychleni dosdhneme snimanim vice fezll naraz (multislice) za pouZziti
né€kolika fad detektorq.

3.3 Nuklearni magneticka rezonance (MRI)

Nukledrni magnetickd rezonance je velmi univerzdlni neionizujici zobrazovaci
technika poskytujici 3D data, vyborny kontrast mékkych tkani a vysoké prostorové
rozliSeni (~ 1 mm). Je o néco pomalejsi nez CT ¢i ultrazvuk, typické snimani trva
nékolik minut. Existuji vSak i rychlé MRI techniky (napt. EPI, objevené Peterem
Mansfieldem v roce 1997), které za cenu castecného zhorSeni kvality dokazi
sejmout jeden 2D fez za 10 ~ 20 ms a pouzitelny 3D objem za ~ 10s. Jedinou
podstatnou nevyhodou MRI je jeho vysokd cena, jednd se o desitky milionu
K¢&. Vzhledem k pfitomnosti silného magnetického pole je obtizné a nékdy i
nebezpecné vysetfovat pacienty s kovovymi implantaty ¢i kardiostimulatory.

MRI se pouZziva pro zobrazovani hlavy, pétefe, krevniho systému, srdce, i
mékkych tkani. V mnoha aplikacich mize MRI nahradit CT a tim sniZit radia¢ni
zatéz pacienta, 1 kdyz dosaZitelné prostorové rozliSeni je o néco horsi.

Jev magnetické rezonance objevil Felix Bloch a Edward Purcell v roce 1946,
za coZ obdrzeli Nobelovu cenu za fyziku v roce 1952. Prvni aplikaci byla spek-
troskopicka analyza vzorki. Prvni tomografickou rekonstrukci za pouziti MRI
provedl Paul Lauterbur (1973, Nobelova cena za 1ékafstvi spolu s P. Mansfieldem
v roce 2003), prvni MRI na stejném principu jako se pouzivé dnes realizoval Ri-
chard Ernst (1975) (obrazek 24), ktery obdrZel Nobelovu cenu za chemii v r. 1991.
Postupem casu se pak rozliSeni stile zlepSovalo az k dneSnim submilimetrovym
hodnotdm, zobrazovani se téZ vyrazné zrychlilo (obrazek 25). Objevily se téZ nové
revoluéni aplikace MRI umoziujici napiiklad méfit tok krve bez kontrastnich 14-
tek, ¢i funkéni MRI (functional MRI, [fMRI]) umoZiiujici in-vivo vyhodnocovat
aktivitu mozku.

3.3.1 Fyzikalni principy

Jadro vodiku (proton) md, podobné jako mnohé dalsi castice, kvantove-
mechanickou vlastnost zvanou spin nebo spinovy moment. U atomi se sudym
atomovym Cislem dojde ke sparovani spinil a jeji celkovy spin je nulovy.

V nasledujicim vykladu pro zjednoduSeni pouZzijeme klasicky (nekvantovy)
model a proton (spin) si budeme predstavovat jako maly magnet. Bez pfitomnosti
vnéjsiho magnetického pole je orientace spinii ndhodnd a celkova magnetizace M
je nulovd. V MRI skeneru je pacient umistén ve velmi silném magnetickém poli,
o typické intenzité¢ By = 1.5T (porovnejte s intenzitou magnetického pole zemé
50 1 T). Smér magnetického pole By nazvéme z. Toto magnetické pole zplisobi, Ze
pro spiny bude energeticky vyhodné se orientovat paralelné vzhledem k poli B,,
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Obrazek 24: Jeden z prvnich MRI skenert a obrazek z né;.

Obrazek 25: Typicky dneSni MRI skener se selenoiddlnim supravodivym magne-
tem a piiklad vysledného obrazu (fez mozkem).
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Obrazek 26: Precesni pohyb spinu okolo osy z.

¢imZ vznikne vnéj$i magnetizaci M ve sméru z. Vzhledem k tepelnému pohybu
je ovSem piebytek paralelné¢ orientovanych spind pomérné maly, pfi béZnych
podminkéch je celkovd magnetizace jen ~ 5 - 107% = 5 ppm maxim4lni moZné,
proto neni mozné ji pfimo méfit.

Protoze spin je vici poli By z kvantové mechanickych diivodi sklonén, pole By
se snazi dosdhnout plné souhlasné orientace, coZ ma za nasledek precesni pohyb
(rotaci) spinu okolo osy z (obrazek 26). Frekvence precese se nazyva Larmorova
frekvence a je rovnd f = B, kde ~ je gyromagnetickd konstanta, jejiz hodnota
pro vodik je v = 42.58 MHz/T.

Rotujici spin miiZe absorbovat energii ve formé elektromagnetického impulsu
(radio-frequency [RF] impuls) o frekvenci f. To se projevi jako odklonéni osy
magnetizace od osy z. Vhodnou volbou energie excitaéniho impulsu dosdhneme
toho, Ze spin zacne rotovat v roviné xy. Takovy impuls nazyvdme 90° impuls.
Jelikoz vSechny spiny v tkdni budou rotovat se stejnou fazi, vznikne méfitelna
celkovd magnetizace, kterd bude téZ rotovat s frekvenci f v roviné zy a kterou
muZeme detekovat vhodnou pfijimaci civkou. Pfijimany signdl nazyvame echo.

Po odeznéni impulsu se magnetizace vraci do rovnovdzného stavu (relaxuje)
s ¢asovou konstantou 77, kterou nazyvame miizkova relaxacni konstanta (spin-
lattice relaxation time). Druhy divod poklesu intenzity signdlu je desynchronizace
spint vlivem vzdjemné interakce a nehomogenity magnetického pole. Tento jev
nazyvdme 75 relaxace, a konstanta 75 se nazyvd spinova (spin-spin relaxation
time).

Volbou dostate¢né kratké periody opakovani excitace T'R (repetition time) se
stane intenzita signdlu zavisla na ¢asové konstaté 77, fikdme, Ze signél je 77 vaZen.
Podobné volbou dostate¢né dlouhého Casu mezi T'E (echo time) mezi excitaci a
méfenim dostaneme 75 vdzeny signal. Naopak pro dlouhy ¢as T'R a kratky ¢as T'F
nebude intenzita signdlu na ¢asovych konstantach tkané témér zaviset. Vysledny
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Tr = 500ms Tr = 2000 ms Tr = 2000 ms
Tr = 20ms Ty = 80ms Tr = 20ms
kost ano, voda ne kost ne, voda ano kost ano, voda ano

kontrast tkan/netkan kontrast mékkych tkani hustota

Obrazek 27: Piiklady MRI kontrasti 71, 15, PD, pfislusné parametry a zdkladni
charakteristiky.

obraz nazyvame P D (proton density), protoZe ptfi ném, stejné jako pii jakémkoliv
jiném vaZeni, bude intenzita zdviset na hustoté protonid (jader vodiku). Volbu
vazeni oznacCujeme jako kontrast (obrazek 27).

3.3.2 Kédovani polohy

V predchozi sekci jsme popsali zdkladni principy nukledrni magnetické spek-
troskopie, které dokéze zjistit globalni sloZeni zkoumaného vzorku. MRI, tedy
zobrazovdni za pomoci magnetické rezonance se od spektroskopie lisi tim, Ze
poskytuje 3D prostorové rozloZeni hustoty spind p (¢i dalSich zkoumanych para-
metri napt. 77, T5). Toho se dosahuje za pomoci gradientit magnetického pole,
tedy linedrni zdvislosti intenzity magnetického pole (orientovaného v ose z) na
poloze:

B.(t) = G.(t)x + Gy(t)y + G.(t)z + By

Zapneme-li po dobu vysilani excitacniho pulsu gradient GG, pak se stane
intenzita magnetického pole B, a tim i resonan¢ni frekvence spinl zdvisld na
poloze. Proto bude excitovan pouze uzky fez tkdné, jehoz tlouStka zavisi na Sifce
pasma excitacniho impulsu. To je princip vybéru rezu.

Polohu v ose x kédujeme pomoci frekvencniho kodovdni, které spociva v tom,
Ze béhem snimani signdlu zapneme gradient GG,. Tim se rezonan¢ni frekvence
stane zdvisld na x.
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Obrézek 28: Casovy diagram snimaci sekvence jednoho fezu s Fourierovym ké-
dovanim polohy pomoci gradientu vybéru fezu G, = (g, fazového gradientu
G, = G, afrekvencniho gradientu G, = GY.

Konec¢né polohu v ose y kédujeme pomoci fdzového kodovdni. Gradient G,
je zapnut v dobé mezi excitaci a snimanim signédlu. Tim je pfechodné ovlivnéna
frekvence spinti, a proto bude po vypnuti gradientu GG, faze signdlu zdvisld na y.

Pfi standardnim zpisobu snimdni je jeden fez excitovdn N, krit, kde NN, je
Z4dané rozliSeni v pixelech ve sméru y, pfi¢emz pouZzita intenzita G, se pif kazdé
excitaci méni. ZjednoduSeny ¢asovy diagram snimaci sekvence vidime na obrazku
(obrazek 28).

Snimany signdl po demodulaci v kvadratickém modulétoru, coZ odpovida
odecteni nosné frekvence By, a po zanedbani relaxace, miiZeme popsat vztahem:

5(t) = s(ka, y) o / o, y) e 2k ) iy

(z,y)€tez
L) =y [ Guloar ko) = [ Gy

Je vidét, Ze pfijimany signdl s(t) je vlastné 2D Fourierovou transformaci
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Obrézek 29: Vnitini konstrukce MRI skeneru se selenoiddlnim supravodivym
magnetem.

hustoty spinii p, pfi¢emZ snimdni probihé po kfivee (k,(t), k,(t)) v takzvaném k-
prostoru. Kfivku mtiizeme volit pomoci vhodného ¢asového priibéhu gradientti G,
G,. Jakmile je k-prostor dostate¢né husté navzorkovan, rekonstrukci p obdrzime
zpétnou 2D Fourierovou transformaci.

3.3.3 MRI skener

Typicky lékarsky MRI skener pro celotélové snimani se skldda ze selenoidalniho
(vélcového) supravodivého magnetu ktery vytvaii magnetické pole o intenzité
1.5T (také 3T, vyjimecné az 7T). V dutiné magnetu je prostor do kterého se
zasouva lizko s pacientem (obrazek 29). Okolo prostoru pro pacienta jsou dalsi
civky, a to gradientni, vysilaci a pfijimaci a civky pro pfesné nastaveni primér-
niho pole. Cely skener musi byt umistény v elektromagneticky stinéné mistnosti.
Veskeré materidly v blizkosti skeneru musi byt nemagnetické.

3.4 Nuklearni zobrazovaci metody

Nukledrni zobrazovaci metody' poskytuji mapu prostorového rozloZeni radio-
aktivné znacenych radiofarmak, které jsou pred vySetienim dopraveny do téla.

'Nepletme si s nukledrni magnetickou rezonanci, kterd mezi nukledrni zobrazovaci metody
nepatii.
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Obrazek 30: Transmisni (vlevo) a emisni (vpravo) techniky se 1iSi umisténim
zdroje zafeni.

Jedna se tedy zejména o funkcni, nikoliv anatomické zobrazovani. Nuklearni zob-
razovaci metody nazyvame emisni, protoZe se zdroj elektromagnetického zareni
nachdzi uvnitf téla, na rozdil od transmisnich metod jako je napt. CT (obrazek 30).

Pro zobrazovaci ucely pouzivdme radionuklidy s polocasem rozpadu fadu
hodin, proto neni moZné je skladovat, ale je potieba je vyrdbét na misté. To vy-
znamnym zpusobem prodrazuje provoz. Nékteré radionuklidy Ize relativné levné
vyrabét v generdtoru rozpadem z jinych izotopd s dlouhym polo¢asem rozpadu.
Piikladem miZe byt metastabilni technecium %" Tc s polo€asem rozpadu 6 hodin,
které se isomericky pfeméiuje na stabilni *°Tc, pfi¢emZ vznikd ~ foton o energii
140keV. Jiné radionuklidy je nutné vyrabét bombardovanim ionty v urychlovaci
zvaném cyklotron. Piikladem miiZe byt nestabilni fluor '*F pouZivany pro vy-
robu radioaktivné znacené deoxyglukézy FDG, kterd se pouziva pii sledovani
metabolickych procesti, naptiklad v onkologii.

3.4.1 Gama kamera

Gama kamera detekuje v zafeni produkované radioaktivnim ~ rozpadem (obra-
zek 31). Detektory na bazi scintilator a fotondasobicti nebo polovodic¢ovych de-
tektorl jsou uspofadany do 2D matice. Potlaceni sekundarniho zafeni dosahujeme
kolimatory, podobné jako u CT.

3.5 Jednofotonova emisni tomografie (SPECT)

Jednofotonova emisni tomografie (single photon emission computed tomography
[SPECT]) je aplikaci principli tomografie na gama kameru. Rotujici gama kamera
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Obrazek 31: Obrazek z gama kamery (scintigram).

(nékdy se pro urychleni pouzivd dvojice ¢i trojice kamer) snimaji 30 ~ 120
projekci, ze kterych je rekonstruovan 3D obraz (obrazek 32).

3.6 Pozitronova emisni tomografie (PET)

Pozitronova emisni tomografie (positron emission tomography [PET]) vyuziva
radionuklidi, které pfi rozpadu produkuji pozitron, coZ je antiéstice elektronu.
Pozitron se po uleténi nékolika malo milimetra stietne s elektronem tkan€, dochazi
k anihilaci. Produktem anihilace je pouze energie ve formé dvou + fotonti o energii
511keV, leticich po ptesné opacnych drahdch. Fotony jsou detekovdny ndm jiZ
znamymi scintilaénimi detektory. Jsou-li detekovany dva fotony v kratkém caso-
vém tuseku po sobé&, da se predpokladat, Ze vznikly pii jedné anihilaci, a Ze misto
anihilace leZi na spojnici detektorti. Proto neni potieba u PETu pouZzivat mecha-
nickych kolimétori, coZ v porovnani s metodou SPECT zna¢né zvySuje citlivost.
Naopak nenulové drdha mezi mistem rozpadu a mistem anihilace zhorSuje vlastni
prostorové rozliSeni PETu, které byva okolo 5 ~ 10 mm (obrazek 33).

Pro rekonstrukci ze SPECT a PET je mozné pouZit béZnou metodu zpétné
projekce. Lepsich vysledkt vSak dosahneme komplikovanéj$imi metodami, které
berou v tivahu proménnou absorbci v tkdani. Mapy absorbce ziskdme bud’ heuris-
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Obrazek 32: SPECT kamery pfi snimédni mozku (vlevo) a vysledny obrézek (fezy,
vpravo).
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Obrazek 33: Principy PET sniméni.
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ticky ze znalosti vySetfované anatomie, nebo predbéZnym transmisnim méfrenim.

SPECT 1 PET se nejc¢astéji pouziva pro vySetfovani mozku, srdce a pro detekci
nadort. PET skener je vyrazné drazsi nez SPECT, zejména je-li PET kombinovan
s cyklotronem. Obé metody pouZivaji jind radiofarmaka a doddvaji komplemen-
tarni informace (obrazek 34).

3.7 Ultrazvuk

Ultrazvukové zobrazovani je velmi Casto pouZivand zobrazovaci metoda kterad
nemd Zddnd zndmd rizika. Ultrazvukové skenery jsou relativné dostupné a
snadno prenosné ¢i premistitelné. Vysilaji ultrazvukové impulsy o frekvencich
1 ~ 20 MHz a rekonstruuji obraz tkané na zakladé pfijatych signali odraZenych
od rozhrani mezi tkdnémi a od malych struktur. Kromé anatomické informace
je mozné ziskat i informace o rychlosti toku krve (Dopplerovské zobrazovéni).
Ultrazvukové zobrazovani je rychlé, je mozné snimat az 30 obrazki za sekundu.
Jeho nevyhodou je spiSe horsi obrazova kvalita, maly kontrast mezi tkanémi, ty-
picky vyrazny Sum (speckle), a nemoznost pronikat jak vzduchem, tak kosti, coz
znamend, Ze mnoho vnitinich organd lIze jen téZko zobrazovat. Hlavnimi aplika-
cemi je gynekologie, v€etné vySetfovani prsu a plodu, kardiologie, zobrazovani
Stitné Zlazy a organtli v bfisni dutiné (jatra, ledviny, slinivka, mocovy méchyft),
sledovani priichodnosti cév a Zil, ¢i navigace pii biopsii (obrazky 35 a 36). Nové
se pouzivd 1 zobrazovani za pomoci kontrastnich latek sloZzenych z mikrobublin
(microbubbles), které umoziuji sledovat napiiklad prokrveni srde¢niho svalu.

3.7.1 Akustika

Ultrazvukova vlna je podélné vinéni. Rychlost Sireni c je ddna vztahem c =
1/v/pK, kde p[kg/m?] je hustota a K[m?/N]| stlacitelnost. V tkéni je rychlost
Sifeni okolo 1500 m/s. Druhym dulezitym parametrem prostiedi je charakteristickd
impedance Z = pc, ktera je umérna tlaku kterym je potieba piisobit pro dosazeni
dané rychlosti proudéni. Jeji jednotkou je 1Rayl = 1kgs™'m™2.

Pii kolmém prichodu akustické viny rozhranim dvou prostfedi o riznych
akustickych impedancich Z;, Z, se ¢ast viny dand vzorcem

=2

R=2L =2
Z1 + Zy

odrazi, zbytek projde. Tento jev nazyvame zrcadlovy odraz a dochazi k nému
pokud je délka viny mnohem krat$i nez rozméry rozhrani. V opacném piipade,
napiiklad pfi odrazu od mikroskopickych nehomogenit v tkanich, dochézi k difus-

o e

nimu odrazu (scattering), pii kterém se vinéni odrazi nahodné do vSech sméra.
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Obrazek 34: PET skener a fez mozkem (nahote), pouZiti PET pro detekci nadort
(dole vlevo normadlni obraz, vpravo nador na plicich.)
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Obrazek 35: Ultrazvukové vysetieni a ultrazvukovy pfistroj se sondami.
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Obrazek 36: Priklady ultrazvukového obrazu. Vlevo fetus, vpravo §titna Zlaza.

35



Material Polotloustka [cm]

voda 380
krev 15
mékka tkan 1~5
sval 06 ~1
kost 0.2~0.7
vzduch 0.08
Tabulka 2:

Pri prichodu akustického vInéni prostfedim dochdzi k zeslabovani jeho in-
tenzity napfiklad vlivem divergence viny, absorbce viny a elastického odrazu a
rozptylu. Pokles intenzity se vzdalenosti miZeme (podobné jako u rentgenového
zafeni) aproximovat exponenciélou:

I = Ioe_“Z

kde utlumovy koeficient ;1 snadno pfepocitdime na polotloustku (tabulka 2). Uka-
zuje se, Ze uUtlum roste témér linedrné s frekvenci, tedy 1 = af. Proto je pro

vySetfovani hlubsSich struktur tfeba pouzit nizSich frekvenci, coz je bohuzel na
ukor rozliSovaci schopnosti.

3.7.2 Ultrazvukovy skener

Ultrazvukovy signdl je generovan a pfijimdn méni¢em pouZzivajicim piezoelek-
tricky krystal. Krystal je obklopen vhodnym materidlem zajiStujicim vhodné
akustické prizptisobeni, aby nedochazelo k nezddoucim odraziim (obrazek 37).
Moderni ultrazvukova sonda (probe) se sklada z fady takovych ménicti. Vhodnou
volbou ¢asovani a zesileni 1ze dosdhnout smérovani a fokusace ultrazvukového
svazku (obrazek 38).

Ridici elektronika zaji§tuje vysldni dobfe zaostfeného akustického impulsu.
Impuls je kratky, pouze nékolik period. Po jeho vyslani se ménice pfepnou na
pfijem a zaznamendvaji pfijaty signdl. Poté se sonda pfepne znovu na vysilani a je
vysldn ndsledujici impuls mirn€ odliSnym smérem. Timto zptisobem je zobrazen
cely prostor pfed sondou.

Zpracovani pfijatého signalu (radio-frequency [RF] signal) a rekonstrukce
obrazu probihd v nékolika etapach. Nejprve je zesilovadem s ¢asové proménnym
zesilenim kompenzovdn dtlum v tkédni. Signdl je frekvencné filtrovdn (v okoli
rezonancni frekvence sondy), demodulovén kvadratickym detektorem (tim pie-
veden na niz$i frekvence) a digitalizovan (vzorkovan). Hilbertova transformace
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Obrazek 37: Ultrazvukovy ménic (vysilac a pfijimac).
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Obrazek 38: Elektronicka fokusace a smérovani ultrazvukového svazku.
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slouzi k vypocteni amplitudové obalky signdlu. Nasleduje logaritmicka komprese
urovni, pfevod (interpolace) do kartézskych soufadnic a samotné zobrazovani.

Standardni ultrazvukové zobrazovani je dvourozmérné (tzv. B-mode). Existuji
vSak i 3D systémy, zaloZené bud na mechanickém nakldpéni sondy, nebo ne 2D
matici ménica.
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