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Uvod

Vypocetni tomografie (Computed tomography — CT) se fadi mezi jednu z mnoha
digitalnich zobrazovacich metod, které nam dokézi detailn€ zobrazit struktury v lidském
pomoci vyuziti prichodu rentgenové zafeni napfic¢ télem pacienta. (Hefman, 2014, str.
21)

CT se v dnesni dobé¢ fadi mezi velmi rychlou a pfesnou zobrazovaci metodu, ktera uz je
soucasti kazdého vétsiho zdravotniho zafizeni a v dnesni dob¢ se bez ni medicina uz skoro
neobejde. (k roku 2015 se na uzemi Ceské republiky vyskytovalo 1 CT zafizeni na 60 000
obyvatel) (Vomacka, 2015, str. 42)
Téma bakalarské prace jsem si vybral zdmémé, protoze od chvile, kdy jsem se zacal
zajimat o ruzné skuteCnosti souvisejici s oborem radiologické asistence, tak meé CT svym
zpusobem fascinovalo schopnosti detailné vyobrazit tkané v lidském téle za extrémné
kratky ¢as a neskutecnou presnosti.
Pred zaCatkem psani bakalarské prace jsem si stanovil cile, které bych chtél v praci
zahrnout. Mezi tyto cile patfi:

1. Objasnit vznik vypocetni tomografie a vyvoj jednotlivych CT pfistroju.

2. Obeznamit sebe a Ctenare prace o zakladnich principech fungovani CT pfistroje a

soucasti, které dokazi premenit rentgenové zareni ve vysledny obraz.
3. Zjistit, jaka je napln préace radiologického asistenta pii provadéni CT vySetieni.

Pro stanoveni téchto cilt byla vyhledana a vyuzita tato literatura:

SUKUPOVA, Lucie, 2018. Radiacni ochrana pFi rentgenovych vykonech - to
nejduilezitéjsi pro praxi. Praha: Grada Publishing. ISBN 978-80-271-0709-4.

FERDA, Jifi, Hynek MIRKA, Jan BAXA a Alexander MALAN, [2015]. Zdklady
zobrazovacich metod. Praha: Galén. ISBN 978-80-7492-164-3. 9788074921643.
HERMAN, Miroslav, 2014. Zdklady radiologie. V Olomouci: Univerzita Palackého.
ISBN 978-802-4429-014.

VOMACKA, Jaroslav, 2015. Zobrazovaci metody pro radiologické asistenty. Druhé,
doplnéné vydani. Olomouc: Univerzita Palackého v Olomouci. ISBN 978-802-4445-083.
MALIKOVA, Hana, 2019. Zdklady radiologie a zobrazovacich metod. Tteti, upravené a
doplnéné vydani. Praha: Univerzita Karlova, nakladatelstvi Karolinum. ISBN 978-80-
246-4036-5
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1 Rentgenové zareni

Rentgenové (RTG) zafeni je elektromagnetické vinéni vinovych délek 1078-107!2
m, ale v radiodiagnostice se vyuziva zafeni o vinové délce 10°-10!! m, které vznika pii
interakci rychle leticich elektront s atomy kovu anody, kde se jejich energie pfeméni na
elektromagnetické zafeni. (Vomacka, 2015, str. 13)
V dnesni dobé€ se s rentgenovym zafenim muzeme setkat v ramci lékafského ozareni, kde
s RTG zafenim pracuji zobrazovaci metody jako jsou napiiklad skiagrafie, mamografie,
vypocetni tomografie (CT) a nebo hybridni zobrazovaci metody jako je PET
(SPECT)/CT. (Malikova, 2019, str. 10)

1.1  Vznik rentgenového zareni v radiodiagnostice

Zdrojem rentgenového zafeni je specialni vakuovana elektronka, ktera se nazyva
rentgenova lampa neboli rentgenka. Rentgenka je klasickd dioda, ktera je zapojena
v obvodu s vysokym napétim v rozmezi 20 - 200kV. Rentgenka se sklada ze dvou
elektrod, které se nazyvaji katoda a anoda. (Seidl, 2012, str. 24)

,,Mezi katodou a anodou je velmi rozdilny elektricky potencidl, kterym jsou elektrony
z elektronového zdroje urychlovany a dopadaji na anodu “ (Sukupové, 2018, str. 40).
Tim, ze jsou elektrony smérem od katody k anod¢€ urychlovany, tak elektrony ziskavaji
obrovskou kinetickou energii, ktera se nasledné pfi dopadu na anodu pfeméni na teplo a
na rentgenové zateni. (Pfi dopadu rychle leticich elektrond na anodu vznika 99 % tepla a
pouze 1 % pozadovaného RTG zafeni.) Tvorba tepla na anodé je nezadoucim ucinkem,
ktery muze zpusobit poskozeni rentgenky, a tak je zapotiebi ho odvadét a rentgenku
chladit. (Sukupova, 2018, str. 29)

Vzniklé rentgenové zafeni je dvojiho druhu a to: brzdné zareni a charakteristické zateni.

e Brzdné zafeni

Brzdné zareni je druh rentgenového zareni, které vznika pfi interakci rychle leticiho
elektronu s materialem anody, kterd byva nejcastéji vytvorena z wolframu. Princip
vzniku brzdného zareni je takovy, ze kladné nabité jadro pfitahuje letici elektron, ktery
za letu méni smér a zpomaluje a rozdil pivodni a ziskané kinetické energie je vyzafen ve
formé rentgenového zareni o urcité vinové délce. Maximalni energii ziska rentgenové

zateni tehdy, kdyz dojde ke kolizi rychle leticiho elektronu pfimo sjadrem (dojde
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k zabrzdéni na nulovou rychlost, tudiz rozdil kinetické energie bude nejvétsi) (Malikova,

2019, str. 9)

i

Elektron

Rentgenové
zaten|

Obrazek 1: Schéma brzdného zareni
http://rtg.fbmi.cvut.cz/index.php%3Foption=com
content&view=article&id=56&Itemid=62.html

e Charakteristické zafeni

Charakteristické zafeni je takové zafeni, které vznikd pfi srdzce rychle leticiho
elektronu s elektronem, ktery se nachazi v obalu atomu. ,, Inferakci je pitvodni elektron
zobalu vyrazen, vznikne ,dira“, kterd je zaplnéna elektronem z jedné z hladin
vzdalenéjSich od jadra, pricemz se vyzdri foton charakteristického RTG zdreni”
(Malikova, 2019, str. 9-10).

Kazdy material ma presné definovany energeticky rozdil mezi jednotlivymi hladinami
v elektronovych slupkach, a proto je vyzafena energie stale stejna neboli charakteristicka.

rentgenoveé 2 .
zareni 4 = ;y

elektron

Obrazek 2: Schéma charakteristického zdareni
http://rtg.fbmi.cvut.cz/index.php%3Foption=com
content&view=article&id=56&Itemid=62.html
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1.2  Vlastnosti rentgenového zareni v radiodiagnostice

Rentgenové zafeni je neviditelné zareni, které se §ifi pfimocate a rychlosti svétla.
Zakladni vlastnost rentgenového zafeni je takova, ze dokaze pronikat tkanémi a rizné se
v nich absorbovat. ,, Rozdilnym absorpcim RITG zareni ve tkanich jsou na obrazu
prirazovany riizné intenzity ve stupnici Sedi, které je realizovdno bud analogovym
zpiisobem (zCerndni filmu), nebo digitdlné (elektronické zobrazovaci detektory +
pocitac). Vznika obraz odrdzejici velikosti, tvary a uspordddni tkdani a orgdni
v organismu, vcetné pripadnych zmén vyvolanych patologickymi procesy “ (Seidl, 2012,
str. 21)

1.3 Interakce rentgenového zareni s Zivou hmotou

Rentgenové zafeni pusobi na tkané dvéma procesy, a tim je Fotoelektricky jev
(fotoefekt) a Comptontv jev (rozptyl).
o Fotoelektricky jev (fotoefekt)

., Fotoelektricky jev (fotoefekt) je interakce, pri které dochazi k prenosu energie
dopadajiciho fotonu elektronu na vnitini elektronové slupce (slupka blizko jadra atomu,
ktera je oznacovdna pismenem K) atomu materidlu, na ktery foton dopadd. “

(Sukupova, 2018, str. 49)

Aby fotoefekt mohl viibec vzniknout, tak je zapotiebi, aby energie fotonu, ktery dopada
na vnitini elektronovou slupku byla vét§i nez vazebna energie elektronu v dané slupce.
Jestlize bude energie dopadajiciho fotonu vétsi, tak dojde k vyrazeni elektronu ze slupky
a tim vznikne prazdné misto. (Viz. obr. 3) Nasledn€ prazdné misto zaplni elektron z vyssi
elektronové slupky. Pfi pfesunu elektronu z vyssi elektronové slupky do nizsi se energie
vyzaii ve formeé charakteristického zateni. (Sukupova, 2018, str. 49)

Fotoefekt je velmi dulezity pro zobrazovaci metodu jako je mamografie, a to z divodu,

ze fotoefekt méa za nésledek dobrou kontrastni rozliSovaci schopnost, kterd je pro

zobrazeni mékkych tkani zadouci.
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foton Q Q
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Obrazek 3: Schéma fo?oefektu (upraveno autoreni)

http://fyzika.jreichl.com/main.article/view/1682-
augeruv-jev

e Comptonuv jev (rozptyl)

,,Jde o rozptyl fotonu na volném nebo slabé vazaném elektronu (tak slabé vazaném,
Ze Ize viiv vazby zanedbat) ““ (Sikupova, 2018, str. 52).
Princip Comptonova rozptylu je takovy, ze pfi interakci fotonu (hv) s elektronem foton
preda Cast své energie elektronu a foton pokracuje ve svém pohybu, ale s nizsi energii
neboli s vétsi vlnovou délkou (hv’). Vyrazeny elektron vycestuje ven z obalu atomu
s kinetickou energii (Ek), ktera je rovna rozdilu energie ptivodniho a rozptyleného fotonu.

(Sukupova, 2018, str. 52)

Ek =hv—-hv’

(Ek = Ziskana kinetick4 energie elektronu, hv = Energie fotonu pifed rozptylem, hv’ = Energie fotonu po rozptylu)

V radiodiagnostice je Comptoniv rozptyl nezadouci jev, a to z davodu, Ze rozptylené

fotony mohou unikat ven z pacienta a tim negativne ovlivnit kvalitu obrazu.

1.4 Biologické ucinky rentgenového zareni

Hlavnim divodem, pro¢ ma rentgenové zafeni negativni ucinky na Zivou hmotu

je ten, ze dochazi k ionizaci a excitaci atomi dané hmoty. NejcitlivéjSimi ¢astmi Zivé
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tkané jsou délici se bunky, u kterych muze dojit k poskozeni molekul DNA. (Vomacka,
2015, str. 13)
Biologické ucinky rentgenového zareni na zivou hmotu délime do dvou skupin a to na:

deterministické ucinky a stochastické ucinky.

e Deterministické udinky

Deterministické ucinky se projevuji na arovni tkani a lisi se od stochastickych ac¢inku
tim, Zze maji tzv. prah. To znamena, ze tkan dokaze do urcité miry radiacni zatéz snaset,
ale jakmile dojde k pfekroCeni prahu dané tkané, tak dochazi k poSkozeni burky.
(Malikova, 2019, str. 11)

Mezi deterministické ucinky patii napiiklad poSkozeni kize, které se projevi v Case od 1-
24 hodin pfi ozareni, kdyz davka piekroci hodnotu 2Gy. Pokud je kiize vystavena radiacni
davce nizsi nez 2Gy, tak dochazi ,,pouze” k zarudnuti kiize (erytému) a naopak pii davce

okolo 15Gy dochazi k poruse celistvosti ktize. (Sukupova, 2018, str. 178)

e Stochastické ucinky

Stochastické ucinky se projevuji na urovni jadra burnky a od deterministickych ac¢inku
se li8i tim, ze jsou bezprahové. To znamena, ze pravdépodobnost vyskytu stochastickych
ucinkdt roste s efektivni davkou. (Malikova, 2019, str. 11)

Mezi typické onemocnéni, které jsou spojené se stochastickymi ucinky se fadi leukémie

a taky zvySena karcinogeneze. (Malikova, 2019, str. 14)
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2 Vypocetni tomografie

V dnesni dobé se s vypocetni tomografii (CT — computed tomography), jako
se zobrazovaci metodou muzeme setkat prakticky ve vSech nemocni¢nich zafizenich.
Vypocetni tomografie je dynamickd zobrazovaci metoda, ktera ma na rozdil od
konvencniho snimkovani dobrou prostorovou rozlisSovaci schopnost. (Vomacka, 2015,

str. 42)

2.1 Historicky uvod vypocetni tomografie

Jako objevitel vypocetni tomografie se povazuje Godfrey Newbold Hounsfield,
ktery v roce 1979 spolecné s Alanem McLeod Cormackem ziskal Nobelovu cenu za
fyziologii a lékafstvi. Uplné prvni tomograficky piistroj byl uveden do praxe jiZ v roce
1971 a byl konstruovan k CT vySetfeni mozku, které trvalo nékolik desitek minut. (V
dnesni dobé se nativni CT vySetfeni mozku provadi v fadech sekund). (Malikova, 2019,
str. 21-22)

Objev vypocetni tomografie byl obrovskym milnikem pro radiologii. Do té doby se
k zobrazeni ruznych tkani pouzivalo klasické snimkovani, které mélo oproti vypocetni
tomografii jednu z4sadni nevyhodu a to, ze struktury v téle byly zobrazovany sumarné,
prekryvaly se, a tudiz nebylo mozné ziskat skute¢ny anatomicky fez téla. Az s pfichodem

vypocetni tomografie se podatilo tento problém vyftesit. (Seidl, 2012, str. 60)

2.2 Princip vypocetni tomografie

Zakladnim principem vypocetni tomografie je stejné jako u klasického
snimkovani zachytdvani zeslabeného rentgenového zafeni, které proslo vysetfovanym
objektem. (Hefman, 2014, str. 21)

Zateni, které proslo objektem je zachytavano na soustavy detektord, kde je pfevedeno na
elektricky signal a poté odeslano do pocitace, kde dochazi k jeho zpracovani. (Vomacka,
2015, str. 42) ,,Jde o metodu tomografickou, vySetreni se sklada z vétsitho mnozstvi

sousedicich vrstev — skenii o SiFce 0,5-5mm. “ (Hefman, 2014, str. 21)
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2.3 Technicky vyvoj CT pristroje

2.3.1 Vypocetni tomograf prvni generace

Pti zkonstruovani prvniho CT pfistroje si Hounsfield predstavoval ze skenovany
objekt ma byt rozdéleny na axialni fezy o malé tloust'ce a proto paprsek, ktery mél byt
pouzit byl kolimovan na uzky (tuzkovy) paprsek o velikosti 3 mm v roviné fezu a 13 mm
Siroky kolmo k fezu. U tomografickych pfistroji prvni generace je rentgenova trubice
(rentgenka), jakozto zdroj rentgenového zafeni, napevno spojend s jednim detektorem,
ktery lezi naproti rentgence za vySetfovanym objektem. Rentgenka spolecné s detektorem
vykonéva tzv. translacni pohyb, coz je linearné pri¢ny pohyb trubice a detektoru kolem
vySetfovaného objektu. Béhem transla¢niho pohybu rentgenka vytvaii rentgenové zareni,
které je nasledné po projiti vySetfovanym objektem zaznamenano detektorem. (Goldman,
2007),, Draha rentgenového paprsku subjektem odpovidajici kazdému méreni se nazyva
paprsek. Soubor méreni provedenych béhem posouvdni a jejich souvisejici paprsky je
pohled. “ (Goldman, 2007) Pii dokonceni translacniho pohybu se rentgenka spole¢né
s detektorem posune kolem vySetfovaného objektu o 1 stupen, aby se mohl zhotovit dalsi
pohled. Skener u prvni generace, ktery se nazyva Mark 1 opakoval tento proces
translacniho pohybu pokazdé o 1 stupeii a jeho cilem bylo shromazdit pohledy v ramci
180 stupnd. (Goldman, 2007)
Plivodni skener u CT prvni generace, ktery byl vyhrazeny pro vysetfeni oblasti hlavy
vyuzival tzv. box, ktery byl naplnén vodou. Do boxu byla pfes pryzovou membranu
zapusténa hlava pacienta. Divod vyuziti boxu naplnéného vodou umoznil Hounsfieldovi
maximalizovat presnost méfeni koeficientu utlumu zateni, které bylo stézejni pro citlivost

detektoru. (Goldman, 2007)

2.3.2 Vypocetni tomograf druhé generace
,Prvni bezvody celotélovy CT skener vyvinuli a nainstalovali Ledley a kol na
Georgetown University v tmoru 1974. Toto zarizeni zavedlo nékolik inovaci, které jsou
nyni standardem v CT (pohyb stolu pres gantry, sklapéni gantry o urcity uhel a laserovy
indikator pro umisténi rezii “ (Goldman, 2007)
Druha generace CT pfistroju méla zredukovat Cas, ktery byl potiebny k provedeni

vySetfeni, coz se povedlo, kdyz v roce 1974 byla zavedena geometrie CT druhé generace,

16



kdy oproti prvni generaci nebyl pouzit uzky svazek rentgenového zateni a jeden detektor,
ale §irsi svazek rentgenového zareni s vice detektory. (Goldman, 2007)

,,INa prvni pohled se miiZe zdat, Ze CT druhé generace urychlilo sbér dat prostiednictvim
simultdnnich méveni v kazdém bodé podél translace. Ve skutecnosti, vezmeme-li v uivahu
sadu paprskit mérenych kazdym detektorem je vidét, Ze detektory ve skutecnosti ziskdavaji
své viastni samostatné 1hly “ (Goldman, 2007)

Kdyz si na ptrikladu ur€ime, ze zdroj rentgenového zareni vyprodukuje tii paprsky, které
mezi sebou maji thel 1 stupen, tak zjistime, ze na kazdy detektor (které jsou taky tii)
dopada paprsek, ktery se od druhého 1isi pravé o 1 stupein. Tato skuteCnost zapficini, ze
behem jednoho transla¢niho pohybu detektory dokéazi zaznamenat informaci pod tfemi
riznymi uhly (napiiklad 30°, 31° a 32°). Tim, Ze se pfi jednom translacnim pohybu
zaznamenaji dopadajici paprsky pod tfemi raznymi uhly, tak dokazeme zkratit vySetieni
3x. Pro druhou generaci obecné plati, ze doba skenovani se da zkratit faktorem 1/N,

pticemz N je pocet detektort. (Goldman, 2007)

2.3.3 Vypocetni tomograf tireti generace

S tfeti generaci vypocCetnich tomografii prichazi zkraceni Casu potiebného
k provedeni urcitého vySetfeni. Redukce Casu potiebného k provedeni vySetfeni si
vyzadalo upusténi od translacniho pohybu, ktery byl nahrazen pohybem cisté rotacnim.
Zaroven se zménou pohybu pfichazi taky zména paprsku. U prvni a druhé generace se
pouzival uzky neboli tuzkovy svazek RTG zareni, ktery byl u tfeti generace nahrazen
ve§jifovitym svazkem (anglicky Fan beam), ktery diky fadam detektord umisténych
naproti rentgence dokazal zaznamenat vétsi mnozstvi dat. (Goldman, 2007)
U tieti generace CT se objevuje novy pojem a tim je tzv. geometrie tieti generace (viz.
obrazek ¢. 4). Geometrii tieti generace oznacCujeme konstrukéni feSeni CT piistroju. U
treti generace se setkavame s konstrukci, kdy rentgenova lampa je napevno spojena
s fadou protilehlych detektort, které kolem vySetfovaného objektu rotuji spolecné.

(Goldman, 2007)
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Obrazek 4: Geometrie CT treti generace
https://tech.snmjournals.org/content/35/3/115.long#s
ec-18

Na rozdil od prvni a druhé generace CT pfistroji vyZaduje tieti generace extrémné
vysokou stabilitu detektorti a pfizpusobeni odezvy detektorti. Detektory prvni a druhé
generace byvaly dynamicky prekalibrovany pokazdé, nez presly do pacientova stinu, tedy
pokazdé, nez se vykonal dalsi translacni pohyb. U pfistroju tieti generace neni dynamicka
rekalibrace mozna z davodu, Ze vétSina detektord pii vySetfeni lezi ve stinu pacienta.
(Goldman, 2007)

., Protoze rentgenka a detektory treti generace jsou pevné spojeny, tak kazdy detektor méri
paprsky prochdzejici pouze v urcité vzddlenosti od stredu rotace v zavislosti na umisténi
detektoru v poli. Jakdkoliv chyba nebo posun pri kalibraci jednoho detektoru vzhledem
k ostatnim detektoriim je zpétné promitnuta podél paprskovych drah a zesilena podél
prstence, kde se krizi. Vysledkem je tzv. prstencovy artefakt. “ (Goldman, 2007)

U prvni a druhé generace se také objevovaly artefakty neboli n¢jaké chyby v obraze, ale
jelikoz kazdy detektor méfil paprsky prochazejici vSemi voxely, tak se chyby v obraze

rozprostiely po celém snimku a obecné nebyly vidét. (Goldman, 2007)

Prvnim feSenim problému se vznikem prstencovych artefakti poskytlo pouziti pole
xenonovych detektort. Pole se skladalo z dlouhé komory, které se délilo na fadu malych
komor, které se nazyvaji septa. (Goldman, 2007) ,, Kazdé druhé septum bylo pripojeno ke
spolecnému zdroji kladného prepéti. Alternativni prepazky fungovaly jako kolektory
Jednotlivé pripojené k elektronickému odectu. Kazdd malda komora, tak tvorila ionizacni

detektor. ““ (Goldman, 2007)
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V osmdesatych letech dvacatého stoleti se od xenonovych detektorti upustilo, a to
z divodu, ze absorp¢ni ti¢innost kazdého detektoru bylo zhruba 60-70% a kdyz vezmeme
v potaz, ze rentgenovy svazek dopadal i na okraj pouzdra jednotlivych sept, tak se
absorpcni ucinnost snizila na cca 50-60%. Xenonova pole byla nakonec nahrazena

polovodicovymi detektory. (Goldman, 2007)

2.3.4 Vypocetni tomograf ¢tvrté generace

Ctvrta generace se konstruk&né lisila od predchozich generaci tim, Ze kolem
pacienta nerotovala rentgenka spolecné s detektory, ale pouze rentgenka a detektory
tvotily stacionarni prstenec, ktery byl po celém obvodu gantry. Tato konstrukce CT

pristroje se nazyva geometrie Ctvrté generace (viz. obrazek 5).
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Obrazek 5: Geometrie CT Ctvrté generace
https://tech.snmjournals.org/content/35/3/115
Jong#sec-18

Ctvrta generace méla oproti teti generaci fadu vyhod, ale také nevyhod. Vyhodami &tvrté
generace oproti generaci tieti byly ty, Ze detektory dokéazaly méfit paprsky v libovolné
vzdalenosti od stfedu rotace a kazdy detektor dokazal byt dynamicky kalibrovan pokazdé,
nez presel do pacientova stinu a to znamena, ze u ¢tvrté generace vypocetnich tomograft
se téméf nesetkavame stzv. prstencovymi artefakty. Hlavnimi nevyhodami ctvrté
generace byla velikost a snizena geometricka ti¢innost davky. Jelikoz konstrukce pfistrojt
ctvrté generace zahrnovala rotaci rentgenky uvnitt gantry, tak velikost gantry musela byt

170-180 cm, aby se zachovala vzdalenost mezi rentgenkou a plastém. (Goldman, 2007)
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,,Na druhou stranu prijatelné prostorové rozliSeni omezilo apertury detektoru na zhruba
4 mm. V disledku toho, i kdyz byl mezi detektory ponechan prostor zhruba 10%, bylo
k vyplnéni gantry potreba 1200 nebo vice detektorii, ale wvahy o ndkladech puvodné
omezovaly pocet na 600 “ (Goldman, 2007) Tim, ze se pouzilo méné detektort, nez bylo
zapotiebi, tak to zpusobilo mezery mezi jednotlivymi detektory, které snizily
geometrickou uc¢innost davky na cca 50%. Dal§i nevyhodou ctvrté generace CT byl
rozptyl RTG zéteni. Pfepazky, které pohlcovaly rozptylené rentgenové zatfeni nemohly
byt pouzity, a to zdavodu, Ze kazda jednotliva pfepazka by smeéfovala do stiredu
vySetfovaného objektu, ktery byl pravé zdrojem nezadouciho rozptyleného rentgenového
zareni. (Goldman, 2007)

Postupem casu se ukazalo, ze ¢tvrta generace nema oproti tfeti generaci néjakou zasadni
vyhodu a i presto, ze Ctvrta generace byla vyvinuta pozdéji, tak na trhu byla zadané;si

spiSe generace treti. (Goldman, 2007)

2.3.5 Vypocetni tomograf paté generace

Do paté generace vypocetnich tomografii se zafazuje Electron beam CT (EBT),
Cesky nazyvano tomografie s elektronovym svazkem, je vypocetni tomograf, ktery je z
konstruk¢niho hlediska zcela odlisny od predchozich generaci. Tento typ CT pfistroje
nepouziva jako zdroj rentgenového zafeni rentgenku, ale zafeni zde vznikd dopadem
rychle leticich elektroni na kovovy terik anody, které jsou vystielovany z tzv.
elektronového déla. (Seidl, 2012, str. 62-63) ,, Elektronovy paprsek z elektronového déla
je do poZadovaného mista tercikového prstence smérovan pomoci vychylovacich civek.
V kazdém takto zasazeném misté vznika brzdné X-zdreni, jehoz paprsek pod
odpovidajicim tthlem prozaruje vySetrovany objekt (télo pacienta). Rotujici elektronovy
svazek tedy generuje rotujici zdroj X-zdreni po obvodu tercikového prstence, podobné
Jjako kdyby zde rotovala rentgenka. Brzdné X-ray zdreni prochdzi prstencovym
kolimdtorem s radidalné orientovanymi septy, ktery jej tvaruje do véjifovitého svazku“
(Seidl, 2012, str. 63)
Detekce rentgenového zareni, které proSlo vySetfovanym objektem je stejné jako u
prechozich generaci zachyceno na detektory, které jsou prstencové usporadané. (Seidl,

2012, str. 63)

20



2.3.6 Spiralni (helikalni) CT

V devadesatych letech minulého stoleti se zaCaly vramci radiodiagnostiky
objevovat prvni spiralni nebo taky nazyvané helikalni CT pfistroje. Spiralni CT piistroje
zavedly novou techniku skenovani, pfi které se vyuzivala jedna rentgenka, ktera kolem
pacienta rotovala spolecné stadou detektori a zaroven dochazelo k
automatickému pohybu stolu s vySetfovanym objektem skrz gantry (otvor CT pfistroje).
(Malikova, 2019, str. 22) Pohybem stolu zaroverti s rotaci rentgenky a detektorti jsou
ziskavana navazujici data celé vySetfované oblasti ze kterych pocitac rekonstruuje obrazy
jednotlivych vrstev. Se zavedenim spiralnich CT pfistroja ptichazi zkraceni doby nutné
pro skenovani, a proto je vhodny pro vySetieni neklidnych pacienti a nebo pro vySetieni
jednotlivych organt, u kterych je zapotiebi provést vySetieni béhem jediného nadechu.
(Hefman, 2014, str. 22) Pfi skenovani u spiralniho CT jsou z divodu pohybu rentgenky
s detektory a zaroven pohybu stolu skrz gantry sbirana data, ktera se diky zminiovanym
pohybuim jevi, Ze jsou sbirana spiralné. Nasbirana data (fezy) se pres sebe muizou
prekryvat a nebo naopak mezi jednotlivymi fezy muzou byt mezery. Vzdalenost
jednotlivych fezi se udava jako pitch-faktor. (Sukupova, 2018, str. 125)
., Presnéji je pitch faktor definovan jako pomér posunu stolu (mm) na jednu rotaci
rentgenky (360°) a celkové kolimaci rtg svazku (mm). U multidetektorovych CT odpovida

celkovad kolimace aktivni Sifce detektori. “ (Sikupova, 2018, str. 125)

11

Obrazek 6: A: Maly pitch-faktor, B: Velky pitch-faktor
http://www.sukupova.cz/pitch-faktor-u-ct/

2.3.7 Multidetektorové CT (MDCT, multislice CT)
Multidetektorové CT neboli MDCT funguji na stejném principu, jako CT piistroje
treti generace, tudiz kolem pacienta rotuje systém rentgenka-detektor. S MDCT CT

pfistroji pfichazi pouziti vicetadych datovych stop. Systém neobsahuje pouze jednu fadu

21


http://www.sukupova.cz/pitch-faktor-u-ct/

detektord, jak bylo zvykem, ale nejcastéji jich obsahuje od 4-320. (Vomacka, 2015, str.
43)

Mezi vyhody MDCT bezpochybné patii zkraceni doby potrebné ke skenovani. ,,Vykon
MDCT se ctyFmi Fadami detektorii je Ctyrikrat aZ osmkrdt vy$Si nez vykon béiného
spiralntho CT. S 16 Fadami detektorii miiZze byt vykon dokonce vice nez 25x vyssi“
(Prokop, 2003) Se zkracenim ¢asu potiebného ke skenovani se zacalo predchazet ke tzv.
pohybovym artefaktim. JelikoZ vySetieni trvalo v fadech sekund, tak neklidni pacienti,
popiipadé déti zacalo byt snadnéjsi vySetfovat. (Prokop, 2003)

Velkym milnikem pfi zavedeni multidetektorovych CT piistroji do praxe bylo poprvé
mozné neinvazivné vySetfit koronarni reciste, tzv. CTA koronarnich arterii. Pfistroje tieti
generace, které vyuzivaly pouze jednu fadu detektortt dokazaly hodnotit maximalné tvar
¢i velikost casti srdce a nebo pfitomnost kalcifikaci v oblasti srdce. S pfichodem
multidetektorovych CT pfistroji se zkratila doba akvizice dat, ktera pro vySetfeni
koronarnich tepen byla nezbytné nutna. (Baxa, 2012, str. 10) ,, Zkrdceni periody rotace
na 420 ¢i 375 ms znamenalo i zkrdceni casového rozliSeni, které bylo mozné ddle
redukovat pomoci riiznych algoritmii rekonstrukce obrazii ze ziskanych hrubych dat.
Zobrazeni korondrnich tepen bylo mozné jiz na pristrojich s kolimaci 4 x 1 mm nebo 16
x 0,75 mm* (Baxa, 2012, str. 11) U vySetfeni koronarniho se také muZzeme setkat
s pohybovymi artefakty, které mdzou byt napiiklad zapiiginény tachykardii. ReSeni
problému pohybovych artefaktd pii CTA koronarnich tepen pfinesla synchronizace
akvizice s EKG kiivkou. U vySetfeni, kdy je zapotiebi, aby doslo k synchronizaci EKG
kiivky dochazi k automatickému spousténi a zastavovani expozice, ktera je predem
definovana R-R intervalem (=intervaly mezi dvéma po sobé nasledujicimi udery srdce).

(Baxa, 2012, str. 42)

2.3.8 Dual Source CT (DSCT) a Dual Energy CT (DSDE)

DSCT se konstrukéné od predchozich generaci lisi tim, Zze jako zdroj
rentgenového zareni nepouziva jeden systém rentgenka-detektor, ale dva. Rentgenky jsou
v gantry umistény kolmo k sobé pfiblizn€ pod thlem 90° a pfi prib&hu vysetfeni pracuji
soucasné aumoziiuji ziskavat data ze stejné anatomické tirovné pacienta (ze stejné polohy
7). (Schmidt, 2020)

.,V reZzimu Dual Source Dual Energy (DSDE) jsou rentgenky nastaveny na riizné energie

(80-100kV a 130150 kV), aby byla zajisténa maximdlni spektrdlni separace, kterd je
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klicem k vysoké senczitivité a specifité zobrazovdni, prizpiisobené pro kazdého pacienta a
kazdou akvizici“ (Gondekova, 2022)

Hlavni vyhodou mezi klasickymi CT pfistroji, které vyuzivaji rentgenky o stejné energii
a Dual Energy CT je ta, ze tyto CT pristroje dokazi 1épe rozliSovat mezi jednotlivymi
strukturami v téle na zéklad¢ zeslabeni RTG zafeni v zavislosti na energii. Naptiklad se
diky Dual Energy CT daji pomémé snadno od sebe rozliSit nejen kosti, mékké tkane a

tuk, ale taky kalcifikace od jodovych kontrastnich latek. (Gondekova, 2022)

2.4 Soucasti CT pristroje

Mezi soucasti samotného CT pristroje, které jsou ukryté v gantry patii: rentgenka,
filtrace svazku RTG zafeni, protirozptylova miizka a detektory. Mezi soucasti CT
pfistroje, které se nachazi mimo gantry patii napiiklad posuvny stil, vykonny pocitac,
ktery obsahuje software pro zpracovani dat a tlakovy injektor slouzici k podani kontrastni

latky. (Sukupova, 2018, str. 113)

2.4.1 Rentgenka

Rentgenka CT piistroju pracuje na stejném principu jako rentgenky vyuzivané pro
konven¢ni snimkovani. Dochazi ke zhaveni katody, co zapfiCini emitaci elektront, které
jsou pomoci napéti urychlovany a nasledné dochazi k jejimu dopadu na anodu, kde se
preménuji z 99% na teplo a z 1% na pozadované rentgenoveé zateni.
Rentgenka CT pristroju byva ulozena v gantry, kde spolecné s fadou detektorti rotuji
kolem vySetfovaného objektu. Rentgenka vytvari rozbihavy svazek, ktery ma v axialni
roviné uhel zhruba 50—-60° a v ose Z uhel 2—-18° (viz. obrazek 7). Rentgenky, které jsou
vyuzivané pro vypocetni tomografii se fadi mezi ty nejvykonnéjsi (mivaji vykon od 100
do 120 kW) a to z divodu, Ze metoda vypocetni tomografie pozaduje praci s relativné
tvrdymi spektry s vyssi efektivni energii, a to v rozmezi 40-55 keV. (Sukupova, 2018,
str. 113)
Zvlastnim typem rentgenek jsou rentgenky, které jsou vyuzivané pro CT pfistroje s dualni
energii. U CT s dualni energii se vyuzivaji tzv. rotacni trubice. U konven¢nich rentgenek
dochazi pouze k rotaci anody z divodu rozlozeni tepla a predejiti poskozeni jejiho
poskozeni, ale u CT s dualni energii se otaci cela rentgenka, coz zapficini lepsi chlazeni

a zaroven zvySeni vykonu. (Nadrljanski)
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Obrdzek 7: Geometrie RTG svazku u CT
Sukupovd Lucie - Radiatni ochrana pii rentgenovych

24.2 Pridavna filtrace RTG zareni

Filtry, které slouzi k filtraci rentgenového zafeni jsou nezbytné€ nutné a poji se
s radiacni ochranou pacienta.
Vytvorené rentgenové zareni rentgenkou musi jesté pred vstupem do pacienta projit fadou
filtra. Jednim z té€chto filtrt je tzv. flat filter. Flat filter byva nejcastéji vytvoreny ze dvou
materiall a tim je méd nebo hlinik. Zakladnim ukolem flat filtru je odfiltrovani
nizkoenergetickych fotond, které jsou pro samotné vysetieni nepotiebné a jen zbyte¢né
zvySuji radiacni zatéz pacienta. U CT pfistroje se taky mizeme setkat s takzvanym bow-
tie filtrem, ktery je ulozeny u vystupu z rentgenky. Tento filtr byva vyrobeny
z polytetrafluoretylenu neboli teflonu, ale také se mizeme setkat, Ze je vyroben z hliniku.
Bow-tie filtr slouzi k tvarovani rentgenového spektra v ramci prostorové fluence.
(Sukupova, 2018, str. 114)
., V pFipade, Ze by byl rtg svazek homogenni, co se tykd prostorové distribuce, byla by
fluence na detektory velmi nehomogenni. Periferni cast pacienta zeslabuje zdareni pouze
velmi mdlo, ke stredu pacienta roste zeslabeni. Specialné tvarovany bow-tie filtr ma
zeslabeni komplementdrni k zeslabeni pacienta. V pripadeé, Ze zdreni projde specidalné
tvarovanym bow-tie filtrem, se fluence stava homogennéjsi. “ (Sukupova, 2018, str. 114)
CT pristroje nejCastéji vyuzivaji dva bow-tie filtry (ale lze se setkat i s tfemi). Hlavnim
divodem, pro¢ se nevyuziva pouze jeden bow-tie filtr je nepomér mezi velikostmi
jednotlivych casti téla. Kazda Cast lidského téla ma jiny pramér, a tak by jeden bow-tie

filtr nemusel byt efektivni. (Sukupova, 2018, str. 115)

24



kruhoy priimes
pacienta
luenoe

prodil svazku
o el hedu
pacicnitem

Obrdzek 8: Vievo: CT bez bow-tie filtru, Vpravo: Ddvkovy profil na detektoru
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Obrazek 9: Vlevo: CT s bow-tie filtrem, Vpravo: Davkovy profil na detektoru
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2.4.3 Protirozptylova mrizka

Jakmile rentgenové zateni projde skrz filtraci a pacienta, tak jesté pred dopadem
na detektor prochazi tzv. protirozptylovou mfizkou, ktera slouzi k postkolimaci
rentgenového zareni. Protirozptylové mtizky se zaroven s CT generacemi vyvijely. UCT
generaci, které vyuzivaly pouze jednu fadu detektord jsme se mohli setkat s 1D mfizkami,
které byly tvorené z wolframovych sept. U modernich CT pfistroju, které jiz vyuZzivaji
vice fad detektort se pracuje s 2D mfizkami taktéz vyrobenych z wolframu. (Stkupova,

2018, str. 115)

2.4.4 CT detektory

V minulosti se jako primarni CT detektory pouzivaly detektory plynové, které
byly tvofené ionizacnimi komurkami plnéné xenonem. Tyto detektory mély vyhodu
v jejich jednoduché konstrukci a rychlé odezveé. V dnesni dobé multislice CT pristroja se

zdavodu obtizné konstrukce tyto detektory jiz nepouzivaji a byly nahrazené
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pevnolatkovymi scintilatory. Detektory pro CT maji svou charakteristickou stavbu, ktera
se sklada ze tii vrstev a tim je scintilator, ktery slouzi v pfeméné rentgenového zareni na
svétlo, poté fotodioda, ktera slouzi k pfeméné svétla na elektricky proud a nakonec

substrat, ktera slouzi k zajisténi mechanické a elektrické infrastruktury (viz. obrazek 10).
(Shefer, 2013)

Scintillator

Photodiode

Substrate

Electrical Signals

Obrazek 10: Schéma vrstev CT detektoru
https://link.springer.com/article/10.1007/s40134-
012-0006-4#Fig3

Systém detektord, které se nachazi v gantry méfi zhruba jeden metr. Kazdy detektor se

sklada z poli detektorovych moduld, které se skladaji ze scintilatoru a fotodiody.

Obrdzk 11: Systém detektorii s 42 moduly od spolecnosti Philips
https://link.springer.com/article/10.1007/s40134-012-0006-4#Fig3
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Obrazek 12: Detektorovy modul
https://link.springer.com/article/10.1007/s40134-012-
0006-4#Fig3

Obrazek 13: Scintilator
https://link.springer.com/article/10.1007/s40134-012-
0006-4#Fig3

Obrazek 14: Vicevrstva segmentovand fotodioda
https://link.springer.com/article/10.1007/s40134-012-
0006-4#Fig3

Pro ziskavani dobrého vysledného obrazu musi detektory spliiovat zakladni pozadavky,
kterymi napiiklad jsou: pfesnost, dynamicky rozsah, stabilita, rozliSeni a geometricka
ucinnost. (Shefer, 2013)

., Presnost: Meéreni toku rentgenového zdreni je nezbytné pro méreni malych rozdilii

v hustoté tkané, napr. ~ 0,1 % pro zobrazeni mozku. Dynamicky rozsah: Diky

27


https://link.springer.com/article/10.1007/s40134-012-
https://link.springer.com/article/10.1007/s40134-012-
https://link.springer.com/article/10.1007/s40134-012-

exponencidlnimu chovdni tithimu se signal v detektorech miize vyrazné lisit o vice nez 107,
Soucasné CT systémy mohou mit dynamické rozsahy nad 10°.

Stabilita: Detektory CT treti generace musi produkovat stejny signdl pro stejné ozdreni
béhem skenovdni a mezi kalibracemi systému. RozliSeni: Geometrickému rozliSeni
skeneru dominuje velikost detekcniho prvku a velikost ohniska rentgenového zdreni.

Geometricka ucinnost: Geometrickd detekcni ucinnost (GDE) je pomér mezi

dopadajicimi fotony rentgenového zdreni a fotony zasahujicimi aktivni oblast detekce.
Zavisi predevsim na podilu aktivni plochy detektoru vzhledem k jeho velikosti (faktor
plnéni). Toto cislo je u vétsiny skenerii obvykle vyssi nez 70%. “ (Shefer, 2013)

Novinkou v oblasti CT detektorti jsou tzv. Photon-counting detektory (PCD). Zatimco
klasické CT detektory vyuzivaji k pfijimani rentgenového zafeni scintilatory, které
preméinuji fotony na viditelné svétlo, a to je poté pomoci sept nasmérovano k senzoru
schopny preménit svétlo na elektricky signal, tak u photon-counting detektora se vyuziva
polovodic, ktery dokaze dopadajici fotony pfimo premeénit na elektricky signal, a tudiz
takovych sept jiz neni potfeba. SkuteCnost, ze septa nejsou potfeba umoziuje zmenseni
pixelt na detektoru bez toho, aby byla n€jak ovlivnéna geometricka detek¢ni ucinnost.
Diky tomu photon-counting detektory umoziuji zobrazovat obrazy v ultra vysokém

rozliseni, a to i s pouzitim nizké davky rentgenového zareni. (Esquivel, 2022)

A

https://www.ncbi.nlm.nih.gov/pmc/articles/PMC9434736/

2.5 Rekonstrukce CT obrazu

Stejné jako u konvencniho snimkovani, tak 1 u CT dochazi k zeslabovani
rentgenového zareni, které prochézi vysetfovanou oblasti pacienta. U klasického
snimkovani dochézi k sumarizaci rentgenového zatfeni (zaklad planarniho zobrazeni), ale

u CT jde z divodu ziskavani projekci v riznych smérech mozné zjistit souCinitel
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zeslabeni rentgenového zafeni, ktery je dan Beer-Lambertovym zdkonem, v kazdém
jednotlivém pixelu, respektive voxelu obrazové matice. Tato skuteCnost zapficini, ze
dokazeme ve vysledném obrazu od sebe rozlisit jednotlivé struktury ve vySetfované
oblasti a sestrojit vysledny obraz. (Sukupova, 2018, str. 116-117)

Abychom mohli zjistil linearni soucinitel zeslabeni, tak musime pouzit jiz zmifiovany
Beer-Lambertiv zakon, ktery se vyjadiuje jako: I(x)=Io.e™, kdy I(x) je intenzita
zeslabeného svazku, Io intenzita dopadajiciho svazku, x tloustka zeslabujiciho materialu
a [ linearni soucinitel zeslabeni.

., Zeslabeni rtg svazku, popsané profilem zeslabeni v dané projekci, je zjisténo pro
v§echny radky, pripadné sloupce matice. Poté se rtg svazek pootoci a jsou ziskdvany
profily zeslabeni v jinych smérech. Poté se opét rig svazek pootoci a jsou ziskdavany dalsi
profily zeslabeni. “ (Sukupova, 2018, str. 117)

Profil zeslabeni se nazyva sinogram, ale spiSe byva znam pod pojmenovanim raw data
neboli hruba data. Sinogram se nenachazi v objektové doméng, ale nachazi se v Radonové
prostoru, coz je sinogramova doména. Tato data nejsou diagnosticky vyuzitelna, a tak
musi byt softwarem udélana jejich rekonstrukce. K rekonstrukci hrubych dat se pouziva
mnoho rekonstrukénich algoritmt, mezi které patii zpétna projekce, ktera kvuli
rozmazavani obrazu a tim spojenou tvorbou hvézdicového artefaktu byla doplnéna
filtrovanou zpétnou projekci. V dnesni dobé se nejcastéji miizeme setkat se zmifiovanou

filtrovanou zpétnou projekci a nebo iterativni rekonstrukci. (Sukupova, 2018, str. 119)

2.5.1 Filtrovana zpétna projekce (FBP)

Pomoci filtrované zpétné projekce jsou hruba data rekonstruovana aplikaci high-
pass filtru (HPF), coz je filtr, ktery propousti jenom signaly, které maji vyS§si frekvenci,
nez je stanovena urcitda mezni frekvence a zeslabuje signaly s nizsi frekvenci, nez je
mezni. (Willemink, 2019) , Matematicky pristup k FBP spociva predevsim v myslence, Ze
projekci, skladajici se z méreni ve vice tihlech, lze zpémé promitnout do modelu
snimaného objektu inverzni radonovou transformaci s high-pass filtrem (HPF). Bez filtru
by rozmazdni hodnot projekce do drdahy zdareni vedlo k rozmazdni morfologie objektu. *
(Arndt, 2021)

Nejvétsi vyhodou FBP je schopnost rekonstruovat data rychle, ale podotyka se i velkou

nevyhodou, se kterou souvisi mnozstvi rentgenového zafeni nutného k provedeni

vySetfeni. Postupem Casu zacaly byt kladené vysoké naroky na radiacni zatéz pacienta a
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bylo potfeba mnozstvi rentgenového zafeni snizit na potfebné minimum. Kvalita
vysledného obrazu, ktery prosel FBP je zavisla na mnozstvi rentgenového zareni, které
dopadne na detektor. Cim vice zafeni dopadne na detektor, tak tim mén& Sumu ve
vysledném obrazu vznikne. Proto u pacientt trpicich obezitou, kde skrz vySetfovany
objekt nepro§lo dostate¢né mnozstvi rentgenového zareni vznikal ve vysledném obraze
Sum. Tento problém byl vyfeSen zavedenim iterativnich algoritma do klinické praxe,
které dokézaly vytvaret kvalitni obrazy 1 pfi snizeni mnozstvi rentgenového zafeni.

(Willemink, 2019)

»Jﬁ»

CT scan Sinogram Back projection Final images
with filter

Obrazek 16: Schéma FBP
https://www.thieme-connect.de/media/roefo/202103/roefo-3377 10-1055-a-1248-2556-i1.ipg

Obrazek 17: Rozdil mezi zpétnou projekci a filtrovanou zpétnou projekci
https://telin.ugent.be/~sanja/Presentation/Tutorial IMREC Part2.pdf

2.5.2 Iterativni rekonstrukce (IR)

Prvni iterativni algoritmus k vyuziti rekonstrukci hrubych dat pro CT byl vytvoren
jiz v roce 1970 s nazvem ART. Bohuzel v té dobé nebylo mozné tento algoritmus uvést
do praxe, a to z divodu nedostatecného vypocetniho vykonu a musel byt nahrazen vyse
zminovanou filtrovanou zpétnou projekci. S pfichodem pokrocilych grafickych karet uz
bylo mozné realizovat pouziti iterativnich algoritmt v klinické praxi. Prvni iterativni
algoritmus se do praxe dostal v roce 2009 s nazvem IRIS vyvinuty spole¢nosti Siemens
Healthineers. V dalSich letech se na trh dostaly algoritmy, které byly pokrocilejsi. Mezi
tyto algoritmy patii ASIR a Veo od spole¢nosti GE Healthcare, iDose 4 od spoleCnosti
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Philips Healthcare a SAFIRE spole¢nosti Siemens Healthcare. Algoritmy jako jsou ASIR,
iDose 4 a SAFIRE patfi mezi hybridni iterativni metody, které jsou pokrocilej$i, protoze
zpétné projekci jsou data znovu iterativné filtrovana, aby se co nejvice zmensSil Sum
v obraze. Zbyvajici algoritmus Veo patfi k tzv. pln€ iterativnim algoritmtim, ktery se fadi
k tém nejpokrocilej§im, ale samotna rekonstrukce obrazu trva déle nez u pfedchozich
algoritmt. (Willemink, 2019) ,,V plné IR jsou nezpracovana data zpétné promitana do
prostoru priifezu obrazu. Ndsledné jsou data obrazového prostoru promitnuta dopredu
pro vypocet umélych hrubych dat. Krok promitnuti projekce dopredu je zdkladnim
modulem IR algoritmii, protoZe umoziuje fyzicky sprdavnou modulaci procesu ziskdavdani
dat. Uméla nezpracovdana data se porovnavaji se skutecnymi nezpracovanymi daty, aby
se nasledné aktualizoval obraz priirezu. “ (Willemink, 2019) Pfi tomto pohybu dat se
odstraiiuje Sum v obraze a dochazi k tomu do doby, nez je rozdil mezi skuteCnymi a
umélymi daty minimalni. (Willemink, 2019)

Od doby wvzniku iterativnich rekonstrukci vzniklo mnoho studii, které porovnavaly
filtrovanou zpétnou projekci a iterativnimi algoritmy. Studie ukazaly, ze pouzitim
iterativnich algoritma lze snizit davku rentgenového zareni od 23 az 76% bez toho, aby
vysledny obraz byl znehodnocen vznikem ru§ivého elementu, jako je Sum. (Willemink,

2019)
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Obrazek 18: Schéma iterativni rekonstrukce
https://www.thieme-connect.de/media/roefo/202103/roefo-3377 10-1055-a-1248-

2556-i2.jpg

2.5.3 Rekonstrukce obrazu pomoci hlubokého uceni (DLR)
., Neddvny ndrust popularity umélé inteligence je zpiisoben predevsim pokrokem

v oblasti umélych neuronovych siti. Umélé neuronové sité jsou podpoli strojového uceni.
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Ve strojovém uceni se model uci trénovanim dat a nasledné je schopen provadeét
specifické uikoly. “ (Arndt, 2021)

Hlavnim cilem rekonstrukce CT obrazu pomoci hlubokého uceni (DLR) je zlepSeni
kvality obrazu a zaroven snizeni potiebné davky rentgenového zafeni k provedeni
vySetfeni. V dne$ni dobé existuje nekolik komercné dostupnych algoritm pro
rekonstrukci obrazu pomoci hlubokého uceni a témi je naptiklad TrueFidelity od firmy
GE Healthcare a AiCE od firmy Canon Medical Systems. (Arndt, 2021)

Jak uz jsem psal, tak algoritmy vyuzivajici tuto metodu se zabyva vice firem, ale 1 presto
je zakladni koncept vyvoje a fungovani podobny. Aby mohlo vSechno fungovat, tak je
zaprvé zapotiebi udélat navrh architektury sit€, které musi obsahovat nastaveni tzv.
hyperparametrii, coz jsou parametry, které jsou pevné dané a uméla inteligence se je neuci
z trénovaciho procesu. Mezi tyto parametry patii naptiklad velikost, topologie sité a nebo
typ aktivacni funkce. Nastaveni téchto parametrt je velmi dilezité, protoze na nich zalezi
vykon sité. Jakmile jsou v systému nastavené potiebné parametry, tak nastava dalsi faze,
kterou je samotny tréninkovy proces. Aby se mohla uméla inteligence ucit, tak k ucenti
potiebuje datovou sadu, ktera obsahuje nemaly pocCet obrazi nizké kvality a stejny pocet
obraza vysoké kvality. Datova sada obsahuje data, ktera jsou pofizena bud’ na fantomu a
nebo obsahuje data riznych pacienti. Samotny proces uceni rekonstrukce obrazu umélou
inteligenci funguje na principu, ze dojde k rekonstrukci obrazi nizké kvality, ktery
nasledné bude porovnan s vysoce kvalitnimi pfedem dodanymi daty. (Arndt, 2021) ,, V'
tzv. backpropagation procesu bude vypocitan dopad kazdé vihy na chybu a ndsledné
budou vahy v siti odpovidajicim zpiisobem upraveny. Tento proces se iterativné opakuje
a sit’ se postupné nauci eliminovat vétSinu Sumu pri zachovani anatomickych detaili. *

(Arndt, 2021)
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Obrdzek 19: Schéma rekonstrukce obrazu pomoci hlubokého uceni
https://www.thieme-connect.de/media/roefo/202103/roefo-3377 10-1055-a-1248-2556-i3.ipg
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2.5.4 Prezentace vysledného obrazu

CT vyuziva, stejné jako jiné zobrazovaci metody, zakladni vlastnost rentgenového
zateni a tou je, ze pii prichodu vySetfovanym objektem se zafeni diferenciované
absorbuje ve tkanich, které se od sebe 1isi hustotou. (¢im vétsi hustotu tkan ma, tim vice
se rentgenové zafeni absorbuje). Zafeni, které se ve tkani neabsorbovalo, proslo skrz
vySetfovanou tkan, tak je zaznamenano detektory, které zeslabené zafeni pfeméni na
elektricky signal. (Vomacka, 2015, str. 42) Kazda pixel, respektive voxel absorbuje Cast
pfeménéné energie a vytvori tzv. mapu soucinitelt zeslabeni a nasledné je z této mapy
zrekonstruovan axialni fez soucinitelt zeslabeni pro kazdy voxel. (Sukupova, 2018, str.
121) ,, Axidlni 7ez pak odpovida distribuci tzv. CT Ccisel, kterd jsou vyjddiena
v Hounsfieldovych jednotkdach (HU). “ (Sukupova, 2018, str. 121)

CT cisla se vyjadiuji pomoci vztahu:

u(xy) — p (H20)

CT (x,y) =k L (H20)

Kdy CT (x, y) je CT cislo dané soutfadnice v obraze, k je domluvena konstanta a
odpovida hodnoté 1000, p (x,y) je linearni soucinitel zeslabeni zaznamenany v daném

bodé a p ( H20) je linearni soucinitel zeslabeni vody. (Sukupovéa, 2018, str. 121-122)

Denzity vypocitané pocitacem maji vlastni stupnici denzit, ktera obsahuje 4096 stupna (-
1000 az +3096). Stupnice denzit ma dva zachytné body, ktera jsou -1000, kdy tato
hodnota predstavuje vzduch a hodnotu O, kterd predstavuje destilovanou vodu (viz.
tabulka 1). (Hefman, 2014, str. 22) ,, Na obrazech CT skemii jsou denzity reprezentovdny
ve stupni Sedi. Protoze lidské oko je schopno rozlisit jen do 60 odstinii Sedi a ve vétsiné
Pripadii nds zajimaly rozdily v tkanich s podobnou denzitou (zejména v mékkych tkanich),
vybirdme si z celé Skaly denzit jen urcitou cdst — tzv. okno (okénko). ProhliZzenim obrazii
v ruznych oknech ziskavdame postupné informace o tkdnich s ruznymi denzitami (napr. o

mékkych tkanich, skeletu, plicich)“ (Hefman, 2014, str. 22) (viz. tabulka 2)
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Tabulka 1: Denzity nékterych tkani

!

ordn tkane

Kosti, kalcifikace >85HU
Srazend krev (koagulum) 65-85 HU
Mékké tkané, parenchymové organy 25-70HU
Tekutinové ttvary (likvor, moc, zluc) 0-15HU
Tuk -40az-120 HU
Vzdusna plice -800az-900 HU

Jaroslav Vomadcka a kol. - Zobrazovaci metody pro radiologické asistenty

Tabulka 2: Prohlizeci okna u CT

Mozek 75 30
Bricho 350 35
Mediastinum 400 : 40
Plice 1600 -600
Skelet 1 1300 300
Skelet 2 3700 600

Jaroslav Vomacka a kol. - Zobrazovaci metody pro radiologické asistenty

2.6 CT postprocessing

Vysledny obraz, ktery jsme ziskali béhem samotného vySetfeni muzeme jeste dale

upravovat pomoci rekonstrukénich algoritmu jakymi napftiklad jsou:

2.6.1 Multiplanarni rekonstrukce (MPR)

MPR nam umoziuje provadét postprocessingové rekonstrukce v jinych rovinach
nez v té€ch zékladnich, jakymi jsou roviny koronarni, axialni a sagitalni. Rekonstrukce se
daji provadét bud v roviné, ktera je paralelni s jednou ze zminovanych rovin nebo
muizeme provést rekonstrukci podle nami libovolné zvolené kiivky. (Sukupova, 2018, str.

84) ,, Uzivatel nejprve definuje kiivku v objemovém setu dat, napr. korondrni tepnu.
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V zrekonstruované roviné je vidét cely pribéh napr. zminéné korondrni tepny.

(Sukupova, 2018, str.84)

2.6.2 Maximum intensity projection (MIP)

Princip této rekonstrukce spociva v zobrazovani pixeld, které maji oproti ostatnim
vyS§§i intenzitu. Slouzi pro detailni zobrazeni tepen s pfitomnymi kalcifikacemi a nebo
tepen naplnéné kontrastni latkou. Opakem tohoto post rekonstrukéniho algoritmu je
minimum intensity projection, ktery ndm ukazuje pixely, které maji oproti ostatnim nizsi

intenzitu. Vyuziva se naptiklad pfi zobrazeni zluCovych cest. (Sukupova, 2018, str. 84)

2.6.3 Volume rendering technika (VRT)

Hlavni podstatou této postprocessingové rekonstrukce je moznost vytvofit obraz,
ktery poskytuje prehlednéjsi anatomické usporadani v lidském téle na zakladé rozdéleni
riznych tkani podle CT ¢isel. Diky VRT je uzivatel schopen vytvoiit piehledny 3D obraz,
ktery je v mnoha ptipadech velmi zadouci. (Sukupova, 2018, str. 84)

https://radiopaedia.org/articles/volume-rendering ?lang=us

2.7 Radiacni zatéz pri CT vySetreni

V dnesni dobé¢ existuje hned né€kolik technologii, které dokazi snizit radiacni zatez
pacienta pii provadéni CT wvySetfeni. Mezi takové technologie patfi napftiklad
automatickd modulace proudu (ATCM), ktera zvySuje Ci snizuje proud v zavislosti na
mnozstvi dopadajiciho zeslabeného rentgenové zareni na detektor. (Pokud je zeslabeného

zafeni malo, tak dojde ke zvySeni proudu a naopak). ATCM funguje na principu
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expozi¢ni automatiky, kterd dokaze zastavit expozici, jakmile na detektor dopadne
dostatecné mnozstvi rentgenového zafeni, které je potiebné pro kvalitni vysledek
vySetfeni. ATCM muzeme rozdé€lit na podélnou modulaci, kdy dochazi k modulaci
proudu v ose Z (naptiklad ptfi pfechodu z oblasti hrudniku do oblasti bficha a malé
panve). Dalsi modulaci ATCM je thlova modulace, kde k modulaci dochazi uz pii rotaci
rentgenky, kdy mnozstvi zafeni potfebného k pfedni projekci neni stejné jako k bocni
projekci. ATCM se fidi dvéma zpusoby, jimz prvni je modifikace proudu na zakladé
vytvoreného topogramu. U tady tohoto zptisobu se vyuZziva porovnani nami vytvoieného
topogramu s topogramem pacienta standartni velikosti. Pfi porovnani dochazi
k automatické aprave hodnoty proudu (s timto zpisobem se miizeme setkat u CT pfistroja
znaCky GE a Toshiba). Druhym zptsobem je méfeni profilt zeslabeni, kdy je na zakladé
profilu zeslabeni méfeno mnozstvi proudu pfimo z generatoru. (Tuhle metodu vyuzivaji
firmy jako je Siemens nebo Philips). Mezi varianty ATCM muizeme zafadit i tzv.
organovou modulaci proudu, kterd funguje na principu zeslabeni proudu, kdyz
rentgenové zareni prochazi Casti lidského téla, kterd obsahuje radiosenzitivni organy.
(Sukupova, 2018, str. 136-137)

Dalsi technologii, ktera ndam umoziuje snizit radiacni zatéz pacienta je automaticka
modulace napéti. Pfi snizeni napéti dosahneme lepsiho kontrastu ve vysledném obraze a
tim padem muzeme snizit napéti a s tim i radiacni zatéz pacienta. Nevyhodou této metody,
jak snizit radiaCni zat€z pacienta je, Ze se da pouzit pouze u pacientt, ktefi maji hubenou
nebo stfedné velkou postavu. U vétSich pacientd tento zptsob pouzit nelze, protoze mira

v Sumu v obraze by byla vétsi. (Sukupova, 2018, str. 137)

2.7.1 Davkové veli¢iny pro CT

V dnesni dobé se u CT pfistroji muzeme nejCastéji setkat s veliCinami —
CTDI VOL (z ni stanovena veli¢ina SSDE) a DLP. CTDI_VOL (jednotka mGy) je
standardizovana veli¢ina, kterd predstavuje davku rentgenového zateni pti vystupu z CT
skeneru. Veli¢ina se standartné méfi na fantomech, které maji primér 16 nebo 32
centimetri. Podle naméfenych davek na fantomu jsou poté prizpasobovany davky
pacientim (kdyz ma pacient pramér vySetfované oblasti vétsi nez napf. 32 centimetrt,
tak je mu davka nadhodnocena a naopak). Z CTDI VOL je stanovena veli¢ina SSDE
pomoci konverznich faktorti stanovenych z rozméra pacienta v AP nebo boc¢ni projekci

zjisténych pomoci topogramu (scoutu), ktera umoziuje prizpusobit davku konkrétni
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velikosti pacienta. Dalsi davkou velicinou, se kterou se u CT setkdvame je DLP. DLP
(jednotka mGy*cm) predstavuje soucin veliCiny CTDI_VOL s celou délkou skenu
referen¢niho fantomu. Hodnota velic¢iny DLP se tedy vztahuje k celkové energii vyuzité

po celé délce fantomu. (Sukupova, 2018, str. 157)

2.8 Napln prace a kompetence RA na CT vysetrovnach

Radiologicky asistent, tak nékdy nazyvan jako radiologicky laborant je nelékat'sky
zdravotnicky obor, ktery v dnesni dobé mohou vykonavat lidé s dosazenym bakalarskym
vzdélanim v daném oboru, ale také 1idé s titulem DiS (diplomovany specialista), protoze
v minulosti k tomuto povolani stacilo vyssi odborné vzdélani na zdravotnickych Skolach.
Hlavni vS§eobecnou naplni prace radiologického asistenta je provadét 1ékarem indikovana
vySetfeni, které hodnoti 1ékar v oboru radiodiagnostiky neboli radiolog. (Voméacka, 2015,
str. 11-12)

Radiologicky asistent je nositelem odpovédnosti za spravné provedeni lékarského
ozafeni, které zahrnuje nastaveni optimalnich expozi¢nich parametrii, vybrani spravného
protokolu k danému vySetfeni a v neposledni fadé je odpovédny za velikost radiacni
zatéze zjednotlivych vySetfovacich sekvenci. RA je také zodpovédny za kvalitu
vysledného obrazu, ktery je dale predavan lékafi k jeho zhodnoceni. Mezi kompetence
radiologického asistenta spada poskytovani informaci pacientim ohledné rizik LO pted
provedenim daného vykonu, zaji§tovani perifernich zilnich vstupt pro podavani
kontrastni latky, pokud je lékafem indikovana a samotné spusténi jednotlivych

akviziénich sérii. (V&§tnik ministerstva zdravotnictvi Ceské republiky, 2016)

2.9 CT vySetreni

2.8.1 Indikace k 1ékarskému ozareni u CT

., Indikujici lékar na zdkladé klinického vysetreni doporuci provedeni LO. Pri tom vidy
vezme v uvahu ucinky, prinosy a rizika dostupnych metod, které vedou k témuz cili, avSak
nezahrnuji Zadné ozdreni 17, nebo zpiisobi niZsi ozdreni IZ“ (VéStnik ministerstva
zdravotnictvi Ceské republiky, 2016)

Zakladni vlastnosti a zaroven vyhodou vySetfeni pomoci zobrazovaci metody jako je CT
je moznost vySetieni provést rychle, v fadech sekund, a proto se tato metoda uplatiuje pri

akutnich polytraumatech. (Vomacka, 2015, str. 45) V neurgentnich ptipadech se CT
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povazuje jako zobrazovaci metoda druhé volby (z divodu radiacni zatéze), hned po

konvenénim RTG nebo UZ. (Malikova, 2019, str.27)

2.8.2 Kontraindikace k lékarskému ozareni u CT

Pro CT vySetfeni neexistuji zadné absolutni kontraindikace, ale pouze relativni.
Mezi relativni kontraindikace patii napiiklad t€hotenstvi. T€hotna zena muze byt
vystavena lékatrskému ozafeni, ale pouze za predpokladu, Ze je ozafeni nutné ke stanoveni
diagnézy a odklad 1écby by mohl poskodit matku nebo dité. Dalsimi kontraindikacemi
muze byt napiiklad klaustrofobie, nadmérna velikost pacienta (jeho hmotnost piesahuje
nosnost pristroje nebo jeho §itka téla presahuje velikost gantry), pfedchozi alergicka
reakce na jodovou kontrastni latku (pouze tehdy, kdyz je k vySetfeni nezbytné nutna) a
nebo nespoluprace pacienta v udrzeni potifebné polohy téla pro provedeni vySetteni.

(Vé&stnik ministerstva zdravotnictvi Ceské republiky, 2016)

2.8.3 Postup provedeni CT vysetieni

Nez se provede samotné CT vySetieni pomoci vySetifovacich protokolt slouzicich
pro danou oblast lidského téla, tak musi radiologicky asistent udélat planovaci sken, tzv.
topogram (scout). Pii ziskavani topogramu se v gantry CT pfistroje nepohybuje rentgenka
s detektory okolo pacienta (systém rentgenka — detektor je staticky), ale pouze dochazi
k pohybu stolu s pacientem skrz gantry. Na nasledném ziskaném snimku si radiologicky
asistent naplanuje rozsah vySetfeni a nasledné¢ zhotovi vySetfeni pomoci piedem

prednastaveného protokolu. (Hefman, 2014, str. 23)

e B 2

Obrazek 21: Priklad topogramu pred vysetienim plic
Miroslav Heiman a kol. — Zaklady radiologie
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CT protokoly pro dospélé

2.8.4 Priklady vySetfovacich protokola CT

Tabulka 3: CT mozku (upraveno autorem)

strategie vy3etfeni

nativné /s KL i. v. / nativné a s KL i. v.

pfiprava nemocného

nativ bez pfipravy; s KL nalaéno a standardni pfipravou pfed KL

uloZeni

vleZze na zadech, hlava fixovana, pfesné v ose stolu (bez uklonu)

instrukce nemocnému

nehybat se

rozsah vySetfen(

baze lebni aZ vrchol kalvy

topogram boéni, musi zachytit oblast od baze lebni po vrchol kalvy

kV 120 (max. 130)

mAs doporucené (FBEP) 300 - 350

CTDlvol typicky 45 — 55 mGy

kolimace zavisi na konstrukci detektor(, u MDCT obvykle 0,5 — 1,2 mm
pitch zavisi na konstrukei pfistroje, u MDCT obvykle 0,6 — 1,0

tloustka rekonstruované vrstvy

4 —6 mm

objem KL (+ proplach FR)

60 ml (+ min. 20 ml)

rychlost aplikace KL 2mlfs
zpoZdéni 60-80s
poznamka + pfi centraci pfedklonit hlavu nebo sklopit gantry, tak aby primarni svazek

nezasahoval ogi (oni ¢ocky)

+ sklon rekonstruovanych transverzalnich vrstev dle orbitomeatalni linie,
koronalnich vrstev dle zadni hrany mozkového kmene

« vrstvy rekonstruované kostnim kernelem tl. 1 — 2 mm

hitps:/fwww.mzcr.cz/wp-content/uploads/wepub/11347/36103/V % C4%9Bstn % C3 YeADk %20MZ %20%C4 %S CR%202-2016.pdf

Tabulka 4: CT angiografie aorty (upraveno autorem)

vysetfeni

sKLIi. v.

pfiprava nemocného

nalaéno a standardni pfiprava pfed KL

uloZeni

vleZe na zadech, ruce nad hlavou

instrukce nemocnému

nehybat se a nedychat

rozsah vySetieni

hrudni aorta: horni hrudni apertura az braniéni dhly
bfisni aorta: vrchol branice aZ sedaci hrboly

topogram

pfedozadni

kV

100 (120 kV u silné obéznich osob)

mAs doporucené (FBP)

hrudni aorta: 120 — 160; bfisni aorta: 120 — 200

CTDlvol typicky

hrudni aorta: 5 — 7 mGy; bfisni aorta: 8 — 10 mGy

kolimace

zavisi na konstrukci detektors, u MDCT obvykle 0,5 — 1,2 mm

pitch

zavisi na konstrukci pfistroje, obvykle 1,0 — 1,4

tloustka rekonstruované vrstvy

0,6 — 0,8 mm a 3 mm (kernel pro CTA s potlagenim rozhrani)

objem KL (+ proplach FR)

60 — 100 ml dle doby trvani skenu (+ min. 30 ml FR): vypocet objemu KL viz
oddil 1.1 Obecna doporuéeni

rychlost aplikace KL

minim. 4 ml/s (400 mgl/ml); minim. 5 ml/s (300 mgl/ml)

zpoZdéni

arterialni faze, monitorace bolu KL

poznamka

+ volitelné doplnit o tenké (3 — 5mm) MIP & MPR rekonstrukce COR, SAG,
pfipadné v §ikmé roviné rovnobézné s aortalnim obloukem

+ volitelné VRT rekonstrukce

* u stentgrafti a podezfeni na aktivni krvaceni doplnit o sken ve vendzni fazi
(doporuéeno s redukovanou davkou o 20 — 40 %)

https://www.mzcr.cz/wp-content/uploads/wepub/11347/36103/V%C4%9Bstn% C3 Y% ADk %20MZ%20% C4%8 CR%202-2016.pdf
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Pediatrické CT protokoly

Tabulka 5: Pediatrické CT mozku (upraveno autorem)

strategie vySetfeni nativné / s KL i. v. / nativné a s KL i. v.

pfiprava nemocného nativ bez pfipravy; s KL nala¢no a standardni pfipravou pfed KL

vleZe na zadech, hlava pevné fixovana, pfesné v ose stolu (bez tklonu); u
déti se za vSech okolnosti snazime pfedklonit a fixovat hlavu, tak
abychom (bez sklapéni gantry) skenovali pfimo v orbitomeatalni roviné, ;.
aby primarni svazek zafeni nezasahoval do o€nice

uloZeni

instrukce nemocnému nehybat se, malé déti dokonale fixovat proti pohybu

rozsah vysetfeni baze lebni az vrchol kalvy, neskenovat pres o¢nice

topogram boéni, musi zachytit oblast od baze lebni po vrchol kalvy (80kV, 20mAs)
vk 0-1 1-5 6-10 11-15
kv (80) 100 100 100 (100) 120
mAs doporucené (FBP) 80 — 180 (230) 100 - 200 150 — 260 220 - 340
CTDlvatypicky (mGy) 10-25 15-30 20-45 30-55

3 mm do 1 roku; 3 —5 mm nad 1 rok (mékkotkarovy kernel)
1-1,5 mm (kostni kernel)

tloustka rekonstruované vrstvy

kolimace zavisi na konstrukci detektor, u MDCT obvykle 0,5 — 1,2 mm

pitch zavisi na konstrukci pfistroje, obvykle 0,8 — 1,0

objem KL (+ proplach FR) dle obecnych doporuceni — viz Pfiloha, kap. 6.3

rychlost aplikace KL dle obecnych doporuéeni — viz Pfiloha, kap. 6.3

zpoZdéni 60 s

poznamka + topogram pro vSechny vékové kategorie 80kV a 20mAs

+« rekonstrukce minimalné v transverzalni a koronalni roviné

e v zadném pfipadé nepouzivat pro CT oénic / obli¢eje protokol pro CT
mozku: vyrazné vzroste davka na oéni ¢ocku (!)

hitps:/fwww.mzcr.cz/wp-content/uploads/wepub/11347/36103/V % C4%9Bstn % C3 YeADk %20MZ %20%C4 %S CR%202-2016.pdf

Tabulka 6: CT trupu u novorozencii (upraveno autorem)

strategie vy3etfeni nativné / s KL i. v. / nativné a s KL i. v. / s KL i. v. ve vice fazich

pfiprava nemocného nalaéno, standardni pfiprava pfed aplikaci KL

uloZeni vleZe na zadech, dobra fixace proti pohybu

instrukce nemocnému -

od vrcholl plic po sedaci hrboly, v indikovanych pfipadech cilené zobrazeni
pouze hrudniku nebo bficha

rozsah vySetfeni

topogram pfedozadni (70kV nebo 80kV, 15 mAs)
kV doporuéené 80

mAs (FBP) doporucené 35-45

CTDlvol typicky 0,6 -3 mGy

tloustka rekonstruované vrstvy | 3—5mm

kolimace zavisi na konstrukci detektort, u MDCT obvykle 0,5 — 1,2 mm

pitch zavisi na konstrukci pfistroje, obvykle 1,0 - 1,5

objem KL (+ proplach FR) dle obecnych doporuéeni — viz Pfiloha, kap. 6.3

rychlost aplikace KL dle obecnych doporuéeni — viz Pfiloha, kap. 6.3

zpozZdéni 15 — 25 s arterialni faze, 40 — 60 s vendzni faze, 2 — 4 min. pozdni faze, 6 — 10
min. vyluovaci faze
poznamka * pouZit jen tolik fazi, kolik je nezbytné nutnych pro diagnostiku
https://www.mzcr.cz/wp-content/uploads/wepub/11347/36103/V9%C4%9Bstn% C3 %0 ADk %20MZ%20% C4%8CR %202 -2016.pdf
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2.8.5 Priklad CT vysetireni mozku pri nalezu fraktury lebky

\g

Obrazek 22: Nativni CT mozku v axialni roviné Obrazek 23 degka CT mozku za pouziti 3D VRT
https://radiopaedia.org/play/1756/entry/23543/c https://radiopaedia.org/play/1756/entry/23543/case/26
ase/26568/studies/26713 Nang=us 568/studies/26713?1ang=us
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3 Z.avér

Hned v uvodu prace jsem si stanovil cile, kterych bych chtél pii psani bakalarské
prace dosahnout. Prvni z cilti bylo objasnit, jak vypocetni tomografie (CT) vznikla a jak
se v prub&hu let vyvijela a zlepSovala. Tomuto tématu jsem se vénoval hned na zacatku
prace a z dohledanych zdroji byly zpracované vSechny generace CT pfistroja od jejich
vzniku az po soucasnost. U zpracovavani tématu o vyvoji CT pfistroji me osobn€ nejvice
prekvapilo, jak CT priistroje v prubéhu let dokazaly zkratit ¢as potfebny k provedeni
daného vySsetieni a zaroven dodavat jesté kvalitn€jsi a detailnéjsi vysledné obrazy.
Dalsim cilem bakalatské prace bylo obeznamit sebe a ¢tenare o zakladnich principech CT
a o soucastech, které pristroj tvoii a diky kterym muze vznikat vysledny obraz, ktery diky
své vynikajici schopnosti zobrazit rychle a detailné tkan€ v lidském téle pomohl zachranit
ne jeden zivot. Tretim a zaroveti poslednim cilem bakalafské prace bylo seznamit ¢tenare
o naplni prace radiologického asistenta pii provadeéni vysetieni.

Vsechny cile, které jsem si v uvodu prace stanovil, byly pomoci dohledanych knizek a

online zdroju splnény.
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Seznam pouzitych zkratek

CT Computed tomography
RTG (zéteni) Rentgenové (zareni)
PET/CT Pozitronova emisni tomografie, Positron emission

tomography and computed tomography
SPECT Jednofotonova emisni vypocetni tomografie, Single-

photon emission Computed tomography

DNA Deoxyribonukleova kyselina
EBT Tomografie s elektronovym svazkem, Electron beam CT
MDCT Multidetektorova vypocetni tomografie, Multidetector

computed tomography

CTA CT angiografie

EKG Elektrokardiogram

DSCT CT se dvéma zdroji, Dual source CT

DSDE CT s dvoji energii, Dual energy CT

GDE Geometricka detek¢ni ucinnost, Geometric detection
efficiency

PCD Photon-counting detectors

FBP Filtrovana zpétna projekce, Filtered back projection

HPF Filtr s horni propusti, High-pass filtr

IR Iterativni rekonstrukce, Iterativ reconstruction

DLR Rekonstrukce obrazu pomoci hlubokého uceni, Deep

learning reconstruction

HU Hounsfieldovy jednotky, Hounsfield unit

MPR Multiplanarni rekonstrukce, Multiplanar reconstruction

MIP Maximum intensity projection

VRT Volume rendering technika

ATCM Automaticka modulace proudu, Automatic tube current
modulation

CTDI_VOL Objemovy index vypocetni tomografie, CT dose index-
volume

SSDE Efektivni pramér pacienta, Size-Specific Dose Estimate
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DLP Délkovy produkt davky, dose length product

DiS Diplomovany specialista
Uz Ultrazvuk (sonografie)
RA Radiologicky asistent
LO Lékarské ozateni
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