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Základní uspo�ádání systému CT



1956 - první praktická aplikace matematického
základu rekonstrukþní tomografie v
radioastronomii (Bracewell)

1971 - princip CT (Hounsfield)

1963 - teoretické práce z oblasti rtg tomografie

1917 - matematická teorie rekonstrukce p�edm�tu ze
znalosti pr$m�t$ p�edm�tu do r$zných sm�r$

Historie vývoje CT

1972 - první rtg  CT u fy EMI v Londýn� (Hounsfield)

1973 - princip systému poþítaþové emisní tomografie
(PET)



1977 - 3D pozitronová emisní kamera (Fourierova metoda)

1979 - potenciální CT 

1979 - UZV reflexní tomografie

1974 - princip systému UZV transmisní tomografie

Historie vývoje CT - pokraþování

1982 - jednofotonová emisní poþítaþová tomografie
(SPECT)



1995 - real-time CT RTG

1998 - 0,5 s CT RTG a multislice CT RTG 

1996 - 0,75 s CT RTG

1985 - helical (spirální) CT RTG

Historie vývoje CT - pokraþování

souþasnost - rychlé 3D CT RTG



1917 - "Uber die Bestimmung von

Funktionen durch ihre Integral-werte

langs gewisser Mannigfaltigkeiten", 

Berichte Sachsische Akademie der 
Wissenschaften. Leipzig, Math.-Phis. Kl., 
v.69, pp. 262-267. V této práci pan Radon 

matematicky vy�e�il rekonstrukci 

prostorového obrazu na základ� znalosti 

jeho projekcí.
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Vln�ní, pole
Distribuce fyzikálního 

parametru
M�niþe Tomografická metoda Hlavní aplikace

RTG   rentgenka, rtg detektory transmisní (absorbþní)
léka�ská diagnostika, 

léka�ská m��ení

alespo� dva koincidenþní 

detektory
PET

scintilaþní detektor SPECT

transmisní

reflexní

Elmag. Pole
hustota jaderných spin$ 

(relaxaþní þasy)
VF cívky

JMR(NMR-Nuclear Magnetic 

Resonance, MRI)

léka�ská diagnostika, 

radioastronomie, 

chemie, geologický 

pr$zkum

Mikrovlnné 

pole
dielektrická konstanta anténní dipóly, vlnovody

CDT-Coherent Doppler 

Tomography, mikrovlnná 

tomografie

léka�ská diagnostika, 

nedestruktivní m��ení

El. proudy 

(NF)
elektrická impedance tkán� elektrody

PT-Potential Tomography, 

impedanþní tomografie

pr$tok krve cévami, 

geofyzika

Elektronové 

paprsky

elektronové d�lo, 

fotonásobiþ
elektronová mikroskopie mikrobiologie

Optické 

paprsky
interference sv�tla zdroj sv�tla interferometrie

Gama koncentrace radionuklidu léka�ská diagnostika

UZV 

útlum, koeficient odrazu, 

akustická impedance, index 

lomu 

UZV m�niþe 

(elektromechanické)

léka�ské aplikace, 

geologický pr$zkum, 

oceánografie 

( )yx,µ útlumu koeficient lineární

Systémy CT z hlediska m��ení fyzikálních vel.



1. 3D -> 2D, tzv. sumaþní obraz, tj. orgány ulo�ené v
n�kolika rovinách nad sebou se u konvenþních
rentgenogram$ zobrazí navzájem superponovány, 

Nevýhody konvenþní RTG diagnostiky



CT vytvá�í obraz t�la pacienta jako sérii 

tomografických sekcí (�ez$). Ka�dý �ez je vytvo�en 

matematickou rekonstrukcí p�edm�tu ze znalosti 

pr$m�t$ (projekcí) p�edm�tu do r$zných sm�r$.  

Základní princip CT



Základní princip CT

Jednotlivé �ezy objektu musí být rozd�leny do sít�
malých objemových element$ (voxels) se þtvercovou
základnou a s konstantní hodnotou útlumu.



Základní fyzikální princip CT



CT systémy 1. generace



CT systémy 2. generace



CT systémy 3. generace

asi nejþast�ji pou�ívané



CT systémy 4. generace

Rotuje jen zdroj, detektory stabilni



�Utvrzování svazku� (beam hardening)



�Utvrzování svazku� (beam hardening)



CT þíslo - Haunsfieldovo þíslo (HU)

Je vyjád�ením kvantitativního hodnocení absorbþních
vlastností tkán�.

vody

vodytkán�
.KCT

µ

µµ −
=

1000K =
1−= cm 0,19vodyµ

M��eno monochromatickým zá�ením 73 keV.

10005263CT tkán� −= µ

stupnice CT þísel = denzitní stupnice

rozsah od -1000 a� zhruba +1000, pro vzduch -1000, 
pro vodu 0



CT þíslo - Haunsfieldovo þíslo (HU)



Generace, zpracování a detekce 
radiaþního signálu CT systém$

CT systémy 2. generace 
(n�kolik detektor$)

- pomalé a rychlé systémy
- sendviþový a lamelový kolimátor



Generace, zpracování a detekce 
radiaþního signálu CT systém$

Detektory

- úþinnost (abs. a konv. úþ. RTG zá�ení na el. sig.)

- linearita (dynamický rozsah odezvy detektoru)
- doba odezvy (detekce a schopnost dal�í detekce)

Scintilaþní krystaly (NaI, CsI, BGO)

Ionizaþní komory

- vys. úþ., velké rozm�ry, nízká prost. rozl. schopn. 

- nízká úþin., jednoduché a komp., vys. prost. rozl. sch., 



Generace, zpracování a detekce 
radiaþního signálu CT systém$

Detektory

scintilaþní detektor (krystal)
+ fotonásobiþ

scintilaþní detektor (krystal)
+ fotodioda (fototranzistor)

ionizaþní komory pln�né
plynem (xenon)

Flat-panel detector (FPD)

Thin-film transistor (TFT) array



Generace, zpracování a detekce 
radiaþního signálu CT systém$



Základní principy rekonstrukce obrazu

( )ηξ ,o

( )ηξ ,

µ

( )Φ´,ξp

Φ

´ξ
´η

denzitní funkce = 
p�edm�tová funkce
lin. souþinitel
zeslabení
p$vodní sou�.

snímací úhel

rotovaná sou�.

rotovaná sou�.

paprskový souþet þi pr$m�t



Základní principy rekonstrukce obrazu

( ) ( )³=Φ ´,´, ηηξξ dop ( ) »¼
º

«¬
ª−= ³ ηηξµ d,exp0II

( ) ( )ηξµηξ ,, ≈o

( )
I

I
ln´,p 0−=Φξ

Φ+Φ= sin.cos.´ ηξξ

Φ+Φ−= cos.sin.´ ηξη

Φ−Φ= sin.cos´. ηξξ

Φ+Φ= cos.sin´. ηξη



Radonova transformace

Projekce v polárńıch soǔradnićıch:

Pϕ(ξ′) = R
[
o(ξ, η)

]
Pϕ(ξ′) =

∫
L
o(ξ, η)dl

podél p̌ŕımky L definované pomoćı ϕ a ξ′:

ξ′ = ξ cosϕ+ η sinϕ

nebo také

Pϕ(ξ′) =

∫
o(ξ′ cosϕ− η′ sinϕ, ξ′ sinϕ+ η′ cosϕ)dη′



Radonova transformace



Radonova transformace



Radonova transformace
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Zobrazovací technika II (1) 16.12.2003

Radonova transformace
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Zobrazovací technika II (1) 16.12.2003

Radonova transformace
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Zobrazovací technika II (1) 16.12.2003

Radonova transformace
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Radonova transformace

0

2000

4000

6000

8000

10000

12000

14000

16000

θ (degrees)

x
'

Shepp-Logan fantom



Radonova transformace

0

2000

4000

6000

8000

10000

12000

14000

16000

θ (degrees)

x
'

0

2000

4000

6000

8000

10000

12000

14000

16000

θ (degrees)

x
'

Periodicity RT v$þi úhlu



Matematická rekonstrukce obrazu ze 
souboru jeho pr$m�t$

- zp�tná projekce - sumaþní metoda
- jednoduchá metoda
- podstatné artefakty 

- algebraická rekonstrukce (ART)
- pou�ita u EMI-Scanneru
- mo�né iterativní �e�ení

- analytická rekonstrukce - matematické �e�ení
- filtrovaná zp�tná projekce
- filtrovaná 2D FT



P�ímá zp�tná projekce

( ) ( )¦
=

∆ΦΦ=
m

j

x,y
1

´, jpi ξ
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j-tý projekþní úhel
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P�ímá zp�tná projekce - hv�zdicový artefakt



Analytické rekonstrukce

( ) ( )³=Φ ´,´, ηηξξ dop- p�ímé �e�ení rovnice

- diskretizace primárního parametrického pole

- omezení prostorové rozli�ovací schopnosti

- dv� ekvivalentní metody

- 2D Fourierova rekonstrukce
(the central projection theorem, the Fourier
slice theorem � v�ta o centrálním �ezu)

- filtrovaná zp�tná projekce



Věta o centrálńım řezu

(Central slice theorem, Projection Theorem)

Pϕ(ξ′) =

∫
o(ξ′ cosϕ− η′ sinϕ, ξ′ sinϕ+ η′ cosϕ)dη′

Fourierova transformace Radonovy transformace podle ξ′:

F {R [o(ξ, η)]} = F {Pϕ(ξ′)} = P̂ϕ(ω) =

∫
Pϕ(ξ′)e−2πjωξ

′
dξ′

=

∫∫
o(ξ′ cosϕ− η′ sinϕ, ξ′ sinϕ+ η′ cosϕ)e−2πjωξ

′
dξ′dη′

Substituce (ξ′, η′)→ (ξ, η):

P̂ϕ(ω) =

∫
o(ξ, η)e−2πjω(ξ cosϕ+η sinϕ)dξdη



Věta o centrálńım řezu

P̂ϕ(ω) =

∫
o(ξ, η)e−2πjω(ξ cosϕ+η sinϕ)dξdη

Zavedeme u = ω cosϕ v = ω sinϕ

P̂(u, v) =

∫
o(ξ, η)e−2πj(ξu+ηv)dξdη

tedy

P̂(u, v) = F {o(ξ, η)}
P̂ϕ(ω) = F {o(ξ, η)} (ω cosϕ, ω sinϕ) = ô(ω cosϕ, ω sinϕ)



Věta o centrálńım řezu

P̂(u, v) = F {o(ξ, η)}
P̂ϕ(ω) = F {o(ξ, η)} (ω cosϕ, ω sinϕ) = ô(ω cosϕ, ω sinϕ)

Řez 2D Fourierovy transformace obrazu o pod úhlem ϕ je 1D
Fourierovou transformaćı projekce Pϕ téhož obrazu o.



Analytická rekonstrukce - 2D FT



Analytická rekonstrukce - 2D FT



Inverzńı Radonova transformace
Z projekčńıho teorému:

P̂(u, v) = F {o(ξ, η)}

o(ξ, η) = F−1
{
P̂(u, v)

}
=

∞∫
−∞

∞∫
−∞

P̂(u, v)e2πj(ξu+ηv)dudv

Polárńı soǔradnice u = ω cosϕ v = ω sinϕ:

o(ξ, η) =

π∫
0

∞∫
−∞

P̂ϕ(ω)e2πjω(ξ cosϕ+η sinϕ)|ω|dωdϕ

Kde |ω| je Jacobián transformace.



Inverzńı Radonova transformace

o(ξ, η) =

π∫
0

∞∫
−∞

P̂ϕ(ω)e2πjω(ξ cosϕ+η sinϕ)|ω|dωdϕ

p̌reṕı̌seme jako

o(ξ, η) =

π∫
0

Qϕ(ξ cosϕ+ η sinϕ︸ ︷︷ ︸
ξ′

)dϕ

Qϕ(ξ′) =

∞∫
−∞

P̂ϕ(ω)e2πjωξ
′ |ω|dω

kde Qϕ(ξ′) je modifikovaná projekce.

o(ξ, η) =

π∫
0

Qϕ(ξ′)dϕ

Qϕ(ξ′) =

∞∫
−∞

P̂ϕ(ω)e2πjωξ
′ |ω|dω

Qϕ(ξ′) = F−1
{
|ω|P̂ϕ(ω)

}
= F−1 {|ω|} ∗ Pϕ(ξ′)

což definuje inverzńı Radonovu transformaci

Pϕ(ξ′) = R
[
o(ξ, η)

]
o(ξ, η) = R−1

[
Pϕ(ξ′)

]
Inverze je exaktńı.



Filtrovaná zpětná projekce
Filtered backprojection

I Projekce Pϕ(ξ′) pro všechny ϕ filtrujeme, dostáváme
modifikované projekce Qϕ(ξ′)

I Modifikované projekce sečteme

o(ξ, η) =

π∫
0

Qϕ(ξ′)dϕ

Qϕ(ξ′) = h(t) ∗ Pϕ(ξ′) = F−1 {H(ω)} ∗ Pϕ(ξ′)

H(ω) = |ω|



Praktická implementace filtrované zpětné projekce
I Problém: Idealńı filtr H(ω) = |ω| zesiluje šum
I Řešeńı 1: Řekněme, že P̂ϕ(ω) je frekvenčně omezený.

Ramakrishnan-Lakshiminaryanan −→ Ram-Lak filter:

H(ω) =

{
|ω| if |ω| ≤ Ω

0 jinak

I Ram-Lak filtr způsobuje artefakty (Gibbs). Mnoho variant
řešeńı, (Hamming filtr, Shepp-Logan filtr). Typicky Hamming
lepš́ı SNR, ale věťśı rozmazáńı.



Praktická implementace filtrované zpětné projekce
I Problém: Idealńı filtr H(ω) = |ω| zesiluje šum
I Řešeńı 1: Řekněme, že P̂ϕ(ω) je frekvenčně omezený.

Ramakrishnan-Lakshiminaryanan −→ Ram-Lak filter:

H(ω) =

{
|ω| if |ω| ≤ Ω

0 jinak

I Ram-Lak filtr způsobuje artefakty (Gibbs). Mnoho variant
řešeńı, (Hamming filtr, Shepp-Logan filtr). Typicky Hamming
lepš́ı SNR, ale věťśı rozmazáńı.



Analytická rekonstrukce - filtrovaná ZP



Analytická rekonstrukce - filtrovaná ZP



Postup zpětné projekce

originálńı obraz, 1,3, 4, 16, 32, a 64 projekćı.



Princip algebraické rekonstrukce

I sestav́ıme rovnice, typicky lineárńı

pi =
∑
j

wij fj

kde fj jsou hodnoty pixel̊u, pi hodnoty projekćı

I Známe pi a wij , řeš́ıme pro fi
I Jelikož neznámých je mnoho, věťsinou iterativně



Algebraická rekonstrukce (ART/IR)

P�ednosti ART proti FBP:

- ART umo��ují lépe modelovat fyzikální podstatu
zobrazování (útlum, rozli�ení, �um),

- ART umo��ují lépe pracovat s jednotlivými p�ípady
nam��ených dat (o�íznutí projekcí, tomografie s
omezeným úhlem),

- n�které algoritmy ART poskytují lep�í �umové
textury (rozdílný typ a stupe� korelace �umu).



Iterativní rekonstrukce � základní my�lenka

- základem je aplikování korekcí na libovolné
poþáteþní hodnoty denzit objemových element$
(voxel$) tak, abychom dosáhli shody s nam��enými
daty � projekcemi,

- celý postup provádíme tak dlouho, dokud projekce
vypoþítané z odhad$ p$vodní distribuce zdroje
zá�ení nebudou odpovídat nam��ené distribuci
zdroje zá�ení v rámci po�adované p�esnosti.



Iterativní rekonstrukce � obecný postup

1. Zvolíme poþáteþní hodnoty odhadu objemových
element$ (voxel$)         , kde i je index voxelu. 
Typickým prvním krokem je p�i�azení pr$m�rných 
hodnot p�íslu�ných projekcí v�em        .            

0

if
�

0

if
�

2. Vypoþítáme hodnoty projekcí (paprskových souþt$) 
z daných hodnot          , kde l je þíslo iterace ( l = 1
na poþátku). Zde je té� vhodná p�íle�itost k tomu, 
abychom pop�. uplatnili n�co z fyzikálního modelu
zobrazovacího systému.           

1−l
if
�



Iterativní rekonstrukce � postup pokraþování

3.  Zvoleným zp$sobem dle pou�itého algoritmu IR 
porovnáme hodnoty odhad$ jednotlivých hodnot 
projekcí s hodnotami skuteþných nam��ených 
projekcí a zp�tn� promítneme nezbytné korekce, tj. 
provedeme zp�esn�ní (update) hodnot voxel$. 
Nap�. pokud hodnoty odhadované projekce jsou 
p�íli� velké v porovnání se skuteþnými, pak 
v�echny hodnoty voxel$, které k tomuto p�ispívají, 
jsou zvoleným zp$sobem zmen�eny.              



Iterativní rekonstrukce � postup pokraþování

4.  Pokud je vý�e uvedený postup realizován pro 
v�echny voxely a paprsky, pak je iterace ukonþena.        

5.  Celý postup opakujeme tak dlouho, dokud není 
dosa�eno po�adované p�esnosti, nebo pokud 
nedosáhneme jistého poþtu iterací.           



Iterativní rekonstrukce - ART

ART � Algebraic Reconstruction Technique je jedním z
mnoha pou�itých algoritm$, které se pou�ívají
do souþasnosti. Existují dva základní typy ART:      

- aditivní           

- multiplikativní          
N
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Iterativní rekonstrukce � ART pokraþování

- odhad hodnoty i-tého voxelu podél j-tého
paprsku b�hem l-té iterace,         

- skuteþný paprskový souþet (data) podél
j-tého paprsku,         

- poþet objemových element$ (voxel$) 
podél j-tého paprsku,         

kde:          

N

N

jg

jg

l
ijf
�

l
ijf
�



Iterativní rekonstrukce � ART aditivní - p�íklad
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- skuteþná nam��ená data (projekce a paprskové souþty)      



Iterativní rekonstrukce � ART p�. � pokraþ.
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Iterativní rekonstrukce � ART p�. � pokraþ.
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Iterativní rekonstrukce � ART p�. � pokraþ.
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Zpracování elektrického signálu - korekce

- po�adavek na pr$m�rnou relativní p�esnost m��ení 0,1%,

- z toho vyplývají stálé rekalibrace a korekce,   

- korekce realizované b�hem þíslicového p�edzpracování
signálu,

- popis korekcí:   

- korekce na offset � eliminace p�ípadné nenulové
hodnoty výstupní úrovn� signálu bez rtg zá�ení, 

- normalizace � potlaþení vlivu p�ípadného kolísání
generované intenzity rtg zá�ení, 

- korekce na zm�ny citlivosti (na nehomogenitu)
koriguje rozdílnou citlivost detektor$ a kolísání
zesílení jednotlivých kanál$, 



Zpracování elektrického signálu - korekce

- popis korekcí - pokraþování:   

- korekce na justá� � korekce nep�esnosti montá�e
detektor$ a kolimaþního systému, 

- korekce na vytvrzování svazku � tj. na zm�nu v
pom�rném zastoupení rtg zá�ení ve prosp�ch
vy��ích energií p�i pr$chodu tkání pacienta,

- kosinová korekce � je vázána na pou�itý v�jí�ovitý
svazek rtg zá�ení a zvolený algoritmus p�epoþtu
získaných hodnot do pravoúhlého uspo�ádání, 

- �raw data� � konvoluce � zp�tná projekce � výsledný
obraz   



CT systémy 3. generace

asi nejþast�ji pou�ívané



Fan-beam (věj́ı̌rová) rekonstrukce

I Paprsky nejsou paralelńı, nejedná se o Radonovu transformaci.

I Lze naj́ıt paralelńı paprsky z r̊uzných expozic (rebinning).

I Lze aplikovat filtrovanou zpětnou projekci s upraveným filtrem
(kvadratická kośınová korekce, cos θ).

I Algebraická rekonstrukce. Nejp̌resněǰśı, nejpomaleǰśı.
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3D poč́ıtačová tomografie

I Technické problémy: bezkabelový p̌renos napět́ı; chlazeńı

I Rotačńı metoda (̌rez po řezu)

I Spirálńı metoda (spiral/helix method)



Spirálńı metoda

I Velké zrychleńı: 10 min→ 1 min

I Parametr pitch:
P = ∆l/d

∆l posuv l̊užka na otočku, d tloušt’ka řezu.
Normálně 0 < P < 2. Pro P < 1 p̌rekryv. Typicky P = 1.5.

I Interpolace v ose z .

I Interpolace Wide — otočeńı o 1 otáčku. Věťśı efektivńı
tloušt’ka řezu, menš́ı šum.

I Interpolace Slim — otočeńı o 1/2 otáčku, symetrie. Menš́ı
efektivńı tloušt’ka řezu, věťśı šum.

I Lze sńımat v́ıce řez̊u naráz (multislice) — zrychleńı.
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I Lze sńımat v́ıce řez̊u naráz (multislice) — zrychleńı.



Radiačńı dávka

I Absorbovaná dávka (absorbed dose)D. 1 Gy (gray) = 1 J/kg
Dř́ıve 1 Gy = 100 rad

I Dávkový ekvivalent (effective dose equivalent)
HE [Sv] (sievert)

HE =
∑
i

wiHi

H = cD. Koeficient (Quality factor) c je 1 pro rentgen a γ
zá̌reńı, 10 pro neutrony, 20 pro částice α.

Koeficient w dle orgánu: gonády 0.2, pĺıce 0.12, prs 0.1,
žaludek 0.12, št́ıtná žláza 0.05, k̊uže 0.01.
Dř́ıve 1 Sv = 100 rem

I U CT poč́ıtáme součet dávek.
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Dř́ıve 1 Gy = 100 rad
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Radiačńı dávka

I Zdravotńı limit (USA) je 50 mSv/rok (=limit pro pracovńıka
se zá̌reńım v ČR), což odpov́ıdá asi 1000 rentgenů hrudńıku,
nebo 15 CT hlavy, nebo 5 CT celého těla (1 CT≈ 10 mSv).

I low-dose CT≈ 2 ∼ 5 mSv, PET≈ 25 mSv

I V ČR pozad́ı cca 3 mSv/rok (hlavně radon), podobně v USA.
V Coloradu (nadmǒrská výška 1500 ∼ 4000 m) cca
4.5 mSv/rok. Pr̊uměrně z lékǎrského vyšeťreńı 0.3 mSv/rok,
asi jako 3 dlouhé cesty letadlem.

I pravděpodobnost smrtelné rakoviny 20 %. 1 CT=10 mSv —
zvýšeńı o 10−3 ∼ 10−4
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Kvalita obrazu

I Parametry:
I Obrazové rozlǐseńı (0.5 mm)
I Kontrast (δH, asi 5− 10 H.j.)
I Mı́ra rozpoznatelnosti. (nap̌r. 1 mm p̌ri ∆H = 200, 5 mm p̌ri

∆H = 5).
I Šum (SNR)

I Artefakty
I Defektńı či špatně obsluhovaný skaner
I Kovové části (st́ıny)
I Pohybové artefakty
I Parciálńı objem



Př́ıklad artefakt̊u



Klinické aplikace

I Pĺıce

I Hlava

I Břǐsńı dutina



Klinické aplikace

I Pĺıce
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Poč́ıtačová tomografie, závěr

I Výborné prostorové rozlǐseńı

I 3D obraz

I Rychlé vyšeťreńı

I Rekonstrukčńı algoritmus

I Špatný kontrast měkkých tkáńı.

I Radiačńı dávka


