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historie

®m B mode od 1952

m konec 60 let — dynamické zobrazeni

m 1974 duplexni technika



zvuk

m mechanické vinéni ve hmotném prostfedi

m rychlost siteni ve vzduchu 330 m/s

m Infrazvuk 0-16 Hz
m Slysitelny zvuk 20 Hz-20 kHz
m Ultrazvuk 20 kHz-10 MHz~

m Hyperzvuk >10 MHz



ultrazvuk

m podélné mechanické vineni s frekvenci nad 20

kHz

m Castice kmitaji ve stejném smeru kolem své
rovnovazné osy a to ve smeru sifeni zvuku

® nositelem energie jsou samotné molekuly prostfedi

= Sifeni vlnéni neni spojené s prenosem hmoty, prenasi
se pouze energie

= muze se §ifit jen hmotou, nikdy ne ve vakuu

®m jde o periodické zahust'ovani a zfed'ovani prostfedi,
ve kterém se $ifi



fyzikalni vlastnosti

odraz
= na rozhrani dvou prostfedi s vyrazné rozdilnou hustotou, a

to tim vice, ¢im vétsi je rozdil mezi jejich hustotami

rozptyl
= vznika na mikroskopickych rozhranich, kterych velikost je
mensi nez vlnova délka vysilaného ultrazvuku

ohyb, lom

m vznika na rozhrani dvou prostredi, kdyz vinéni nedopada
kolmo

absorpce
m postupné ztraci svoji energit pft pruichodu hmotou
(formou tepelné energie)



AN

rozptyl

nizka impedance Rozhrani

‘ prostredi

lom

vysoka impedance

absorpce

Pro ultrazvuk vyuzivame odraz mechanického vinéni smérem k sondé. Odraz zavisi na rozdilu impedance tkan.
Cim je rozdil impedance vétsi, tym je i odraz vinéni vétsi — obrazové vyhodnoceno jako hyperecho.Kdy?

nenf odraz zadny — homogenni prostfedi ( neni rozdil impedance, napf.voda) — obrazové vvhodnoceno jako
anechogenni bod.




rychlost sifeni

zavisi na hustot¢ prostfedi
(Jjak daleko jsou od sebe jednotlivé castice a jak rychle jsou
schopné si pfedat sviij kmitavy pohyb)

mékké tkané 1540 m/s
kosti 4000 m/s

= maji vysokou hustotu a blizko u sebe ulozené molekuly
vzduch 330 m/s

= molekuly daleko od sebe



akusticka impedance

m interakci mezi ultrazvukovym vlnénim a prostredim, popisuje
velicina akusticka impedance (Z).
= akusticka impedance je dana soucinem hustoty prostfedi a

VAN

rychlosti, kterou se ultrazvuk v tkani §ifi.
= oznacuje odpor, ktery klade prostredi sifen{ ultrazvuku.

= pi1 vysoké hustote prostfedi molekuly tésn¢ vedle sebe
zpusobuji, ze jejich zahust'ovani a fedeéni je energeticky velice
narocné a velka cast energie se ztraci ve formeé tepla.

m Tyto rozdily v akustické impedanci umoznuji tvorbu
dvourozmérného obrazu.



typy zobrazeni

m A — amplituda,mnozstvi odrazené energie

m M — zachyceni pohyblivé struktury A obrazem,
nahrazeni vychylek ¢asové zakladny obrazovymi

body
m B — brightness, dvourozmérné zobrazeni

® intenzita obrazu — echogenita

m smeér a hloubka odrazu



echogenita

m nezavisi na tyzikalni hustote latek

m Hyperechogenni — velky rozdil impedance mezi
tkanémi
m Hypoechogenni —maly rozdil impedance mez1
tkanémi
m Anechogenni — neni rozdil impedance
® krev, moc, zluc, vypotek, cysty
| Na UZ nelze rozlisit !



popis pfistroje

zobrazovaci jednotka
zaznamove jednotky

sondy

ovladaci panel +
klavesnice

elektronické obvody —
buzeni piezoelektrickych
elementt sondy

star$i generace UZ pifstrojd - moderni pifstroj s .LCD a dotekovymi panely




typy ultrazvukovych sond

Mechanicka sonda:

umoznuji B zobrazeni
v realném Case na
principu
mechanického
vychylovani svazku,
ktery je generovan
jednim méniCem
umisténym na otocné
hlavici.

Sektorova sonda:
2-3 MHz

vSechny ménice jsou
usporadana do kratké
linearni fady a jsou
buzeny soucCastné, ale
s riznou fazi.Dochazi
k elektronickému
vychylovani svazku v
sondé s uzkou
zakladnou.

Konvexni sonda:
2,5-5 MHz

meénice jsou
usporadany do
konvexné
vyklenuté rady.

Linearni sonda:
5-17 MHz

ménice jsou
usporadany v
jedné rfadé a pocet
vertikalnich
obrazovych Fadku
je umérny poctu
ménica.



jiné typy sond

m transvaginalni, esofagealni, transrektalni,
endoluminalni

m vzdy plati — ¢im blizsi je umisténi sondy k
zobrazovanému objektu — tim vyssi frekvence je

VYV /

mozné vyuzit — kvalita UZ obrazu je vyssi



vytvafteni ultrazvukového vlnéni

m piezoelektricky efekt — rozkmitani pomoci
vysokotrekvencniho napéti — zdro;
mechanického vinéni

m polykrystalicky ultrazvukovy ménic



biologické ucinky

tepelné
= v dtsledku absorbce akustické energie
netepelné biologické ucinky
m kavitace — prahovy jev, vznik plynovych bublin v podtlakové
tazi UZ vlny — rezonuji nebo kolabuyji
princip ALARA, As Low As Reasonably Achievable
indexy akustického vykonu

m TT kostni, mekkych tkani, lebecni
pomer nastaveného akustického vykonu k vykonu
vyvolavajicimu vzestup teploty o 1st. - do 4

m MIdo1)9



artefakty

B reverberace
m akusticky stin

m dorsalni akustické zesileni

m zrcadleni

m skvrnové artefakty — pfi velkém zvetSeni —
neodpovida strukture tkané



Doppler

m Christian Doppler (1803-1853)

m princip formulovan v roce 1842

m priblizuje-li se zdroj zvuku o
konstatni vysce tonu (frekvenci)
smerem k pozorovateli, viima
pozorovatel vysku tonu vyssi,
rozdil mezi frekvencemi zalezi

na rychlosti pohybu

m plati pro vsechny druhy vinéni




vyznam dopllerova jevu v
ultrasonografii

m dopplerovsky frekvencni posun

m spektrum posuvu pfi rychlostech v téle a pouzité
frekvenci sondy — rozmez{ stovek — tisica Hz —
slysitelny frekvencni rozsah



dopplerovské ménice

B s nemodulovanou nosnou vlnou
(kontinualni nosna vlna)

B s impulsné modulovanou nosnou vlnou
(pulzni systemy) - g
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duplexni a triplexni metoda

m duplexni

= kombinace dvojrozmérného dynamického zobrazeni
a impulsniho dopplerovského méreni

m triplexni

® kombinace B zobrazeni se spektralni kfivkou a
barevnym dopplerem



pfistrojove nastaveni

pulsni repeticni frekvence
m pocet pulst za sekundu
m omezeni aliasingu, nyquistav limit — limit, kdy pfijimame
jesté neskreslené frekvencni posuny (rychlostni limit,
frekvence posunu)

= vysoka PRF — snizuje citlivost k pomalym tokim
dopplerovsky kurzor
dopplerovsky thel
wall filtr
priorita barevného zaznamu — barva

citlivost barevného zaznamu — pocet UZ impulsu podél jedné
vertikalni linie — neyméneé 3



pfistrojove nastaveni

m persistence barevného zaznamu

= pramerovani barevné informace
B prijmové zesileni
m vystupni vykon
m frekvence UZ — volba sondy



doplerovské spektrum

ve vzorkovacim objemu je dopplerovska informace o rychlosti
toku analyzovana pomoci Fourierovy transformace a
zobrazena jako dopplerovské spektrum — casovy pribch
rychlosti

rozdil mezi vyslanou a pfijatou frekvenci je umérny rychlosti

krve a kosinu uhlu, ktery svira smér dopplerovského signalu a
tok krve — krit. mez nad 60st.

pti vzniku dopplerovskych odraza se uplatiiuje rozptyl —
Tyndaltv

dopplerovsky frekvencni posun

grafické vyjadreni zavislosti rychlosti krevniho toku na case



barevny dopler

m barevn¢ vyjadfena dopplerovska informace
vlozena do standardniho B obrazu

m semikvantitativni, priblizny rozsah rychlosti



energeticky doppler

zobrazuje celou energii dopplerovského signalu —
umerna plose vymezené spektralni kfivkou
malo zavisla na dopplerovském uhlu

nedochazi k aliasing efektu

mnozstvi pohybujicich se krvinek- energie (amphtuda)
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interpretace dopplerovského
zaznamu

m pritomnost toku
B smeér toku

m rychlost toku



charakteristika toku

m rychlostni profily
= zatkovy profil

m stejna rychlost v celém profilu, ascendentni aorta,
spektralni okno

= parabolicky profil
m v malych cévach
= oplostely parabolicky profil

m stredni velikost tepen, uzké spektralni okno

® |Jaminarni, turbulentn{ proudéni — Reynoldsovo ¢islo
m viskozita krve, praimér cévy, hustota krve

= ve spektr. zaznamu — rozsifeni spektra na obé strany



charakteristika toku

m kvantifikace impedance
= uhrnny odpor
® nizkoodporovy tok — organy s potfebou vysokého
minutového pratoku — vnitini karotidy, aa. renales
= vysokoodporovy tok — koncetinové tepny
m RI=s-d/s



nove techniky

® Tisue harmonic imaging
= pfijimac zachycuje kmity harmonické — nasobky vysilané
frekvence, nartstaji s hloubkou, nizka amplituda
= kmity vznikaji ve tkanovych strukturach v dsledku
nelinearniho sifeni budicihu impulsu
m dvojnasobky frekvenci — uzkopasmovy signal, aby se
oblast harmonickych frekvenci nepfekryvala s
frekvencemi zakladnimi

m technika inverzni faze — umoznuje pouzit vétsi sifi pasma
m kontrastni latky

m sono CT — obraz skladan z nékolika uhla



nove techniky

m Panorama — zobrazeni vétsi plochy nez rozsah
sondy ( provedeno scitanim vice obrazu)

m 3D zobrazeni




kontrastni latky

m 1968 - po tyziologickém roztoku

® rezonance mikrobublin, velikost 1-10um
m prvn{ generace — sekundy
m druha generace — prunik plicnim fecistém, ne
zmeny v echogenite tkani

m treti generace — zvysuji echogenitu 1 tkani

m vyhodna kombinace s harmonickym zobrazenim



Charakterizace loZisek jater
pomoci kontrastniho UZ

m moznost sledovani syceni loziska v celém
casovém prﬁbéhu (CT, MR — ve fazich provedeného skenu)

m témef bez kontraindikaci kontrastni latky

m charakterizace lozisek dle syceni v ¢ase obdobna jako na jinych modalitach

Tvpe Class Name
Hemangioma
BENIGN
FNH
HCC
MALIGNANT
, o , Metastasis
Hemangiom , nativné , 10, 20, 40 a 90 sek od aplikace k.1




Z.vuk

VySsi frekvence = vysSi rozliSeni, horSi penetrace

Nizsi frekvence = vysSSi penetrace, horsi rozlisSeni



m Zakladni princip tvorby UZ obrazu — odrazy UZ
vin na rozhrani dvou prostfedi s odliSnou
akustickou impedanci.

m Odrazy (echa) lze zobrazit v 2D obraze, intenzita
odrazené energie vyjadfena na skale sedi (silna
echa nejsvetle)si)



Pouziti UZ

m dutina bfisni — hlavné parenchymové organy, ale
1 tenké a tlusté strevo

m stitnice, prsa, povrchové mekké tkaneé obecné
m klouby, slachy, svaly
m UZ mozku u malych déti (fontanela)

= O oo = O Higan =y N
- R k . ! *




UZ biicha

tastazy
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UZ Stitnice




Recidiva tumoru




Dopplerovské vysetfeni

Vétveni VFC M




Vyhody UZ vysetfeni

m bezpecna, levna a dostupna metoda
m prakticky neexistuji kontraindikace
m dostupnost u luzka pacienta

B znacné prostorove rozliseni, predevsim u
vysokofrekvencnich sond

m moznost Doppler. zobrazeni toku,
prokrveni



Nevyhody, limitace

B mnozstvi artefakts

m subjektivni vySetfeni

m omezena vysetfitelnost u obéznich
pacienti

m Spatna prehlednost DB pfi zvysené
plynatostt GIT (pankreas)






Z. historie

m 1963 Allan Mac Leod Cormack polozil zaklady
vypocetni tomografie

m 1972 tyzik Godfrey Newbold Hounsfield na
techto zakladech zkonstruoval prvni klinicky
pouzitelny vypocetni tomograf

m 1979 oba obdrzeli Nobelovu cenu za medicinu

m 1987 revolucni objev slip-ring technologie a
nasledny vznik spiralniho (helikalniho) CT



Tvorba CT obrazu obecné

Sklada se ze tfi fazi:

Skenovaci faze — sbér dat dle zvolenych parametrt

Rekonstrukeni faze — zpracovava ziskana data a vytvafi tzv. digitalni
obraz (matice pixell)

Faze konverze — z digitalniho obraZu je vytvofen viditelny analogovy
obraz (stupné Sedi)

.
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Princip CT tomografie

m Je zalozen na
tkanémi lidského tcla
s pouzitim mnoha projekci a nasledného
pocitacového zpracovani obrazu.

N emituje uzce kolimovany
svazek zareni ve tvaru v¢jite, ktery
prochazi vySetfovanym objektem a je
registrovan sadou
premenujicich prosla kvanta rentgenového
zateni na elektricky signal, ktery je
digitalizovan a dale zpracovavan.

= Komplex rentgenka — detektory vykonava
béhem expozice

Princip CT skenovani

tak, ze rentgenka je
vzdy na protilehlé stran¢ vysetfovaného rotatniho pohybu rentgenky a

Objektu nez detektory - detektorti okolo vySetfovaného
objektu

- schematické znazornéni



m V ramci jednoho obéhu o 360[Jkiska systém bezné
400 — 700 projekcnich méfeni absorpce daného objektu
z ruznych uhld.

m Vypocetni tomografie (stejn¢ jako napf. ultrazvuk nebo
magneticka rezonance) pfedstavuje metodu

tomografickou, tzn. prezentujici obraz konkrétni
(typicky transverzalni)

vysetfovaného objektu o predem
definované tloust’ce, ktera je
dana (vyclonénim)
primarniho svazku zafend.




Generace CT pfistroju 1.

m 7/ hlediska technické
realizace prodélala vypocetni
tomogratie nékolik
generacnich krokt. Skenery
prvni generace pouzivaly
rotacne-translacnitho pohybu
rentgenky a jediného
detektoru; rentgenovy
svazek byl kolimovan
v podstaté do
jednorozmeérného linearniho
tvaru. Doba vystavby
jednoho skenu
predstavovala n¢kolik minut.
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Generace CT pfistroju 1I.

m Druha generace CT
pristroji pracovala
rovnez na principu
rotacne-translacniho
skenovani, doba vystavby
obrazu se vsak zmensila
na 10 — 20 sekund pfi
pouziti nikoliv jednoho,
ale sady 10 — 50
detektort




Generace CT pfistroju III.

m Pristroje tfeti generace
zavedenim siroké sady 300 — 600
detektort uspofadanych do casti
kruznice a pokryvajicich pf1 dané
projekci cely objekt mohly
odstranit translacni slozku
pohybu a prevést jej tak na

'''''

rotacni pohyb.

B Dnes nejpouzivané;si typ.
m Skenovaci Casy ze zkratily na

pouhé 1-4s.



Generace CT pfistroju IV.

m U pristrojt Ctvrté generace tvofi
sada detektort uplnou kruznici
okolo vySetrovaného objektu
(slozenou az z 1000 detektord),
kterymi jiz neni tedy nutno
pohybovat; v gantry CT pfistroje
se otaci okolo vysetfovaného jiz
pouze rentgenka.

m V praxi se kvali zkreslujici

geometrii zobrazeni a Spatnému
vyvazeni rotoru nerozsitily.



Kategorie CT pfistroji

m Rizné modifikace systému tfeti a Ctvrté generace
pracuji v klinické praxi bézné dodnes —
oznacujeme je jako tzv. konvencni skenery.

m Rentgenka u nich v gantry vykona
ve smeru hodinovych rucicek a po posunu stolu
do roviny vrstvy vykona otacku

(mezi jednotlivymi skeny se tedy jeji
pohyb zastavuje).

2. Mové 1. Stop and scan

Zdroj: https:/ /www.radiologycafe.com/radiology-trainees/ frct-
physics-notes /acquiring-an-image-part-1



jednosmeérnou systému rentgenka —
detektory umoznilo zavedeni tzv.,,slip - ring
technology*. Pevné kabely jsou zde nahrazeny systémem
po sob¢ klouzajicich kontaktt a prstenct z vodivého
materialu.

Tento technicky prvek umoznil rychlé rozsifeni
revolucniho, tzv. spiralniho, pfesnéji helikalniho
zpusobu skenovani (helix = Sroubovice, spirala=plosna
kftvka).

Cely rozsah vysetfované oblasti je zde sniman jedinou
expozici, pfi niz komplex rentgenky s detektory vykonava
vice kontinualnich rotaci kolem vysetfovactho stolu

s nemocnym, ktery je rovhomérné posunovan skrze gantry

(L LLTTTITSS



®m Doba jedné otacky rentgenky o 360.56 dnes pohybuje
od 0,25 do 1 sekundy. Zasadnimi vyhodami spiralniho
CT vysetfeni je jednak skutecn¢ , a nikoliv
,,Vistvove* , jednak podstatné
zkraceni celkového skenovaciho Casu. Proto je
mozno vysetfit znacny kraniokaudalni télesny rozsah
pfi jediném zadrZeni dechu nemocného, optimalné
casovat skenovani po 1.v. podalni k.l. a provadét vysoce
kwvalitni obrazové rekonstrukce.

m V soucasnosti se tedy miizeme setkat v zasade s dvoji
kategorii CT pfistroja: prvni tvofi dnes jiz ustupujici —
raritni konvencni skenery, do druhé fadime CT
pristroje umoznujici provadét vysetfeni jak
konvencnim, tak spiralnim zptsobem.



Multidetektorové (multi-slice, vicefadé ) CT

m Dalsim obrovskym technologickym pokrokem na
poli spiralntho zplisobu skenovani bylo zavedeni
nad sebou, coz

umoznilo soucasné ziskavani obrazovych dat z vice
(4,16,64...) vrstev v ramci jediné otocky rentgenky

Kolimace svazku zatreni a sbér dat z vice obrazovych vrstev najednou
u tzv. multidetektorového (multi-slice)CT



m To s sebou pfinasi moznost Srovnani standardni
pOdStatﬁéhO a multidetektorové technologie
, a to pfi stejném nebo dokonce 1 spirdlniho CT vysetieni.

(tloust’ce vrstvy).

Bézné spiralni CT je schopno za

danou rotacni periodu rentgenky

(napf. 1 s) pokryt kraniokaudalni

rozsah 20mm dvéma navazujicimi

10mm vrstvami pfi stoupani (pitch) :

= e .

: n -
® Naproti tomu u - _
multidetektorového CT jsme - —
schopni za stejnou dobu obdrzet —
celkem osm navazujicich 5mm .
vrstev pfi ekvivalentnim stoupani =  #

8 (2 x 4 fady detektortt), tzn. ze i pti  *
polovicni tloust’ce vrstvy se
kraniokaudalni rozsah pokryti
zdvojnasobi




m Technologie multidetektorového CT tak pfedstavuje
vyznamny posun k moznosti izotropniho
geometrického rozliSeni ve vSech tfech rovinach, tedy
napft. k tvorb¢ diagnosticky rovnocennych
multiplanarnich (koronarnich a sagitalnich)
obrazovych rekonstrukci

Pavodni axialni 1mm vrstva (a) a koronarni rekonstrukee s téméf identickym
geometrickym rozliSenim (b) z vySetfeni hrudniku multidetektorovym CT pfistrojem



Pavodni axialnf 1mm vrstva a koronarni + sagitaln{ rekonstrukce z vysetfeni
hrudniku jednofadym spiralnim CT pfistrojem



Divertikulitida sigmoidea, sigmoideovesikalni pistel

m Divertikulitida, perikolicky
- 2 : absces

m fokalni ztlusténi steny m.m.

® plyn v m.m.



Princip vystavby CT obrazu

Sada digitalizovanych udajti o absorpci zafeni vySetfovanym objektem, kterou
zaznamenaly detektory, byva oznacovana jako tzv. hruba data (,,raw data®).
Udaje o absorpci z jednotlivych projekci jsou pomoci specifického
rekonstrukéniho algoritmu, tzv. filtrované zpétné projekce, transformovany

v obrazova data, tj. do vysledného dvourozmeérného obrazu sestaveného z matice

bodu.

Kazdy bod obrazové matice, tzv. pixel (z angl. picture matrix element) je
Vykreslen v konkrétnim odstinu Sedi v zavislosti na absorpcnich vlastnostech
odpovidajictho detailu tkané v ramci vysetrované vrstvy. Ostiny jsou vyjadfeny

tzv. Hounsfieldovym absorpcnim koeficientem (t¢z Hounsfieldova jednotka,
CT cislo, Hounsfield unit = HU)

Schematické znazornéni grafické
prezentace jednotlivych

obrazovych bodu — pixelt v obrazové
matici 3 x 3 bodu.

Odstinim sedt jednotlivych pixeld (vlevo)

odpovislaii naméfer.lé hf)dnoty
absorpcnich koeficientd —

Hounsfieldovych cisel (vpravo).



Princip vystavby CT obrazu

Sada digitalizovanych udajti o absorpci zafeni vySetfovanym objektem, kterou
zaznamenaly detektory, byva oznacovana jako tzv. (,raw data®).
Udaje o absorpci z jednotlivych projekci jsou pomoci specifického
rekonstrukéniho algoritmu, tzv. filtrované zpétné projekce,

, t]. do vysledného dvourozmérného obrazu sestaveného z matice

bodu.

Kazdy bod obrazové matice, tzv. (z angl. picture matrix element) je
Vykreslen v konkrétnim odstinu Sedi v zavislosti na absorpcnich vlastnostech
odpovidajictho detailu tkané v ramci vysetrované vrstvy. Ostiny jsou vyjadfeny

tzv. Hounsfieldovym absorpcnim koeficientem (téz Hounsfieldova jednotka,
CT cislo, Hounsfield unit = HU)

Schematické znazornéni grafické
prezentace jednotlivych

obrazovych bodu — pixelt v obrazové
matici 3 x 3 bodu.

Odstinim sedt jednotlivych pixeld (vlevo)

odpovislaii naméfer.lé hf)dnoty
absorpcnich koeficientd —

Hounsfieldovych cisel (vpravo).



m Protoze vsak ve
, nelze opomenout skutecnost, ze kazdy
dvourozmeérny bod matice CT obrazu reprezentuje ve
skutecnosti uhrnnou absorpci malého trojrozmérného
objektu ve tvaru kvadru - voxelu (z angl. volume matrix
element), jehoz tloust’ka je dana tloust’kou vrstvy, tedy
kolimaci.

Vysledna denzita (stupen sedi)
kazdého pixelu pfedstavuje ve
skutecnosti uhrnnou

pramérnou denzitu trojrozmérného
objektu - voxelu, jehoz tloust’ka se
rovna tloust’ce vrstvy (Sipky).




m Cim niZ§ je absorpce zafeni v daném voxelu,
tim tmavsi odstin odpovidajiciho pixelu. Plose
jednoho pixelu je pfifazena jedna ciselna
hodnota absorpcniho koeficientu,

®m Hodnota denzity vyjadfuje stupenl absorpce v
jednotlivych tkanich, vztazeny k absorpci rtg
zafeni ve vode.

m Z toho plyne, ze voda ma denzitu rovnou nule.



CT (pocet part car na
mm) je v porovnani s analogovym obrazem
nizsi, ale tézist€¢ CT techniky nespociva v
rozliSeni geometrickém, nybrz ve vynikajicim
rozliSen{ kontrastnim (rozliSeni raznych
absorpcnich koeficienth — denzit).

Na Hounsfieldové stupnici byly definovany
dva fixni body: —1000 HU odpovida absrobci
vzduchu, hodnota 0 -vody.

Rozlozeni denzit biologickych tkani je znacné
nerovhomeérné. Vétsina mekkych tkani
vykazuje denzity v relativné velmi uzkém
rozmezi, vyjimkou je pouze tukova tkan se y
zapornymi hodnotami cca —100 HU. Denzity
spongiozni kosti presahuji +100 HU, kompakta
vykazuje denzity vyssi nez cca +300 HU

Rozlozeni tkanovych denzit na Hounsfieldové
skale.

Absorpcni koeficienty velké vétsiny biologickych
tkani lezi v relativné Gzkém i
rozmezi pfiblizné¢ od —100 HU do +100 HU ' Vzduch
(zvétsena stupnice vpravo). |




m Lidské oko neni schopno bézné rozlisit vice nez 20 — 30 odstint Sedi, kdezto
CT dava moznost rozliSeni denzit v rozsahu 4000 HU. Proto nepracujeme s
celou sifi Hounsfieldovy stupnice, nebot’ velké rozmezi denzit by se nam

,,slilo““do jednoho odstinu Sedi.

®  Rozsah stupnid sedi se proto pfizpusobuje . Podle
tkani, kter¢ se maji zobrazit, se nastavuje stfed okna (window center). Okolo
této arovne se jesté nastavi Sitka okna (window width), tedy rozmez{
struktur, které maji byt zobrazeny v jednotlivych odstinech Sedi.

Nastaveni maximalni §itky okna
na 4096 HU u

rozlisime pouze ctyfi odlisné
denzity: vzduch, tuk, mekké
tkané (véetné mozku a
mozkomisniho moku) a kost.

Naproti tomu v uzkém

(sitka 120 HU,
stted 35 HU) je rozliseni
mckkych tkani lepsi, za cenu
ztraty kontrastniho rozlisen{ v
tkanich s denzitou zasahujici
mimo nastevené okno (napf. v
kosti).

Mozkové okno

Kostni okno



Kostni okno

Mozkové okno




Podani kontrastni latky pfi CT
vysetfeni — zpusoby aplikace

m intravaskularni — intravenodzni, intraarterialni
(lodové k.l. — 1onické ¢i neionické, vétsinou
hyposmolarni; jsou nefrotropni)

m peroralni (1Izodenzni - voda, hypodenzni -
vzduch, hyperedenzni — iodové ci baryové)

m intrakavitalni (zfedéna iodova 1onicka k.1.)




Intravenozni k.l.

®m Dtvody pouziti:
= Nativné se denzita mékkych tkani, parenchymatéznich
organti a cévniho systému lis{ jen malo, aplikuje se ke
zvyraznéni jejich kontrastu
® Vyznamné je nitrozilni podani kontrastni latky
v diferencialni diagnostice nadorovych onemocnéni.

= Kontrastni napln cév je nezbytna pi1 CT zobrazovani
onemocnéni kardiovaskularntho systému

= Po vylouceni ledvinami dovoluje zobrazit duty systém,
mocovody a mocovy méchyf a posoudit tak jejich
morfologii, patologické procesy véetné¢ poruch vylucovani.



Intravenozni k.l.

m Kontraindikace

N na v anamnéze, POLYVALENTNI
ALERGIE (alergoidni reakce z lavinovitého uvolnéni histaminu a Sokovy stav )

O (nefrotoxicky ucinek- mohou zplsobit akutni
renalni insuficienci)

N HYPCI‘thYI’ edza (zvyseny piijem jodu do organismu, mutze zpusobit akutni
thyreotoxikézu)



Intravenodzni k.l. — komplikace podani

m - zpusobena vyplavenim
histaminu — urtika, dusnost, Sokovy stav
s hypotenzi, vagova reakce s bradykardii, kfece

m Adverzivni reakce - nasledkem chemotoxicity
k.l., véts. sucho v ustech, nausea ¢1 az zvraceni

m Paravaskularni podani - mozné trofické
nasledky



Postup CT vySetfeni

urceni rozsahu oblasti zajmu a nastaven{
orientace roviny vrstev

nastaveni skenovacich (akvizi¢nich) parametra

nastaveni obrazovych (rekonstrukcnich)
parametru

nasledné zpracovani obrazu (postprocessing) a
zhotoveni definitivni obrazové dokumentace



Postup CT vySetfeni

.

urCeni rozsahu oblasti zajmu
a nastaveni orientace roviny
vrstev

zhotoveni tzv. topogramu =
prehledny sumacni rtg snimek.
Neslouzi pro stanoveni diagnozy, ale
k vybéru oblasti zajmu a nastaveni
orientace vrstev. Roviny ziskanych o —
vrstev jsou nasledné znazornovany :
pfimo do topogramu a jsou cislovany
dle pofadi. Zakladni vysetrovaci
rovinou je rovina transverzalni
(axialni), jeji sklon mtzeme
modifikovat naklopenim gantry




2. nastaveni skenovacich (akvizicnich) parametra
3. nastaveni obrazovych (rekonstrukcnich) parametri

m  Skenovaci a obrazové parametry je tieba dusledné rozlisovat,
nebot’ se moznosti jejich vlivu na vysledny CT obraz mohou
velmi vyrazné lisit.

m  Zcela zasadni rozdil vsak spociva v tom, ze skenovaci parametry
musime vhodné nastavit pfed zahajenim vlastniho skenovani,
retrospektivné je totiz jiz nelze ménit. Skenovaci parametry maji
pfimy vliv na vyslednou podobu hrubych dat. (napft. sitka
vrstvy=kolimace, posun stolu apod.)

m  Reckonstrukéni parametry zpravidla stanovujeme jiz pred
zahajenim skenovani, narozdil od skenovacich vsak mame
moznost je ménit 1 po skonceni skenovani. (napf. velikost
zobrazovaného pole, v¥pocetni algoritmus apod.)

m  Prednastavené protokoly pro jednotlivé anatomické oblasti —
poloautomaticky systém




m  Volbou vhodného vypocetniho
algoritmu (kernel) pro zpracovani
namérenych hrubych dat vyznamné
ovliviiujeme kvalitu kone¢ného
zobrazeni tkani. Chceme-li obraz
,,vyhladit®, a tudiz snizit mnozstvi
viditelného sumu pro lep81 rozliseni
mekkych tkani, volime mekky (,,soft“)
rekonstrukcni algontmus.Ten zajisti
optimalni tkanovy kontrast, takze ve
vysledném obraze bude mozné rozlisit
od sebe dvé¢ struktury, jejichz denzity
se lisi pouze minimalné (a,b)

m  Naopak volba rekonstrukéniho
algoritmu s vysokym geometrickym
rozliSenim (high resolution), vede ke
zvyrazneni tkafiovych rozhrani,
zvyseni ostrosti, a tim 1 moznosti
zobrazeni velmi drobnych struktur,
avsak za cenu zvyraznéni kvantového
sumu a tim 1 zhorseni
mekkotkanového kontrastu (c,d)

mPouziva se predevsim pro zobrazovani kosti a
v kombinaci s tenkymi (1 - 2Zmm) vrstvami je
rovnéz zakladem techniky High Resolution

Computed Tomography — HRCT pouzivané u
vysetfeni plicniho parenchymu




nasledné zpracovani
obrazu (postprocessing)
a zhotoveni definitivni

obrazové dokumentace
muze poslouzit k upfesnéni
diagnostické informace - napf.
volba vhodné filtrace, zvétSeni
obrazu, méfeni vzdalenosti a
meéfeni denzity, zhotoveni 2D
nebo 3D rekonstrukci - kvalita
rekonstrukci zavisi na velikosti
voxelu, rekonstrukce ———

MIP,SSD,VRT, CT angio... ACC, ACI 2 ACE
g~ 3 vpravo. Obr. b) a

c) - definovani

2D sikma
rekonstrukce kostl uréené

k subtraket pfi

foramina vpravo, tvorbé MIP.
sklokeramicky

krén{ patefe na

material
v urovni C 3-4
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CTA krku. SSD. ACC, ACI a ACE vpravo — vlevo ACC uzaviena_

N

Imam

CTA aorty: Tortuozita celé
aorty

— aneurysma serpentinum.
’ ‘49

75% stendza ACI dx. dle schématu
meérfeni ECST

CTA umoznuje zcela exaktni
kvantifikaci stupné stendzy primym )
zméfenim pavodniho prasvitu a vo . t.’;
pratocného lumen




V. cava superior sinistra._

CTA - A. renalis duplex dx.,

truncus coeliacomesentericus
jako dalsi varieta.

3D u
fraktury
sterna

Vicecetné

fraktury

oblicejového

skeletu, 3D
rekonstrukce




Porovnani rekonstrukéniho algoritmu
MIP (a, vlevo) a SSD = povrchové
stinovani, zaklad virtualnich endoskopii
(b, vpravo) z koncetinové CT angiografie
(multidetektorové spiralni CT )

a ﬂ {
/ \
s‘ \

-

Rekonstrukce obrazovych dat ze spiralni
akvizice pomoci tzv. volume rendering
technique (VRT) jednotlivym voxelim
pfidéluje rizné stupné sytosti od témeéf
uplné transparence az po naprostou
neprahlednost .



Pitch

m  Termin pfevzaty z anglického nazvoslovi, pouziva se pfi helikalnim CT. Je to
pomér mezi délkou posunu stolu béhem jedné rotace systemu rentgenka—
detektor a tloust’kou fezu. Cim je jeho hodnota vyssi, tym vetsi cast tcla
muzeme vysetfenim pokryt, tim vic ale klesa vysledna kvalita obrazu.

m  Vyssi pitch pomérné vyrazné snizuje celkovou radiacni zatéz pacienta.
Nastaveni se vétsinou pohybuje v rozmezi 1,4 az 2.

m Pifklad: Uvazujeme-li o case rotace 1 sekunda, tak pfi pohybu stolu o 5 mm

za sekundu a tloust’ce fezu 5 mm, bude mit pitch hodnotu 1. Bude-li pohyb
stolu 10 mm za sekundu a tloust’ka zistane 5 mm, pitch bude 2

&;%:zlc\c
P

Width of slice

10 Distance travelled by Width of slice Distance travelled by Width of slice  Distance travelled by
=10cm

couch during one =10cm couch during one =10 cm couch during one
rotation =20 cm rotation =10 cm rotation =10cm

Pitch=20=2 'Pitch=10=1 Pitch= 5 = 0.5
10 10 10

Zdroj: https://sites.google.com/site/ frerphysicsnotes/acquiring-an-image-part-12overridemobile=true&ctn ystem %2l appYe2litemplates2Fprinto 21 & showPrintDialog=1




__— X-ray tube

_— Filter

0 A
— Collimator

Kolimace \

m Kolimace neboli ,vyclonéni“ RTG paprsku urcuji tloustku
rezu. Pri konvencni a spiralni technice se toho dosahuje
mechanicky pohyblivymi clonami ulozenymi mezi

rentgenkou a pacientem

s U MDCT ale samotna kolimace neurcuje konecnou
tloustku rezu, o tom zde rozhoduji hlavné detektory
(tloustka pak muze byt od 0.35 do 20mm).

Detector configuration for a 16 slice scanner, example of a hybrid detector consisting of detector elements of two sizes.This detector-row offers
three configurations, smaller detector elements are located in the middle of the detector, larger elements at the borders

48 detector elements. 18 of the elements carmrespond with 0.50 mm thick slices, 32 elements correspond with 1.00 mm thick slices

2om —-—

-—_—
16 x 0.50 mm: 16 active detector elements yield a 16 x 0.50 mm acuiﬁih‘on conﬁuralion

16 x 1.00 mm: 24 active detector elements yield a 16 x 1.00 mm acquisition configuration, pairs of small detector elements are merged
electronically

L1 1 1 1 | T2 O O £ O CE T ET

16 x 2.00 mm: 48 active detector elements yield a 16 x 2.00 mm acquisition configuration, quadrapoles of small detector elements and pairs of

1 1 1 1 1 1 1 1 LD E L Ll el 1 1 1 1 1 1 1 1

Zdroj: http:/ /www.sukupova.cz/parametty-ct-skenovani-4/

. . Objects imaged . .

- Image displayed .

Larger detectors cannot Smaller detectors identify
identify a gap between the the gap between the
two objects and so they are objects and so display

seen as one large object them as separate

Zdroj: https:/ /www.radiologycafe.com/radiology-trainees/ frcr-physics-
notes/ ct-image-quality



CT zobrazeni srdce




Principy MR zobrazeni




Zakladni princip MR

Okolo kazdé elektricky nabité castice, ktera je v
pohybu, vznika magnetické pole

Protony v atomovém jadfe rotuji okolo své osy
=spin a jako kazda pohybujici se nabita castice
vytvateji ve svem okoli magnetické pole —lze si
je pfedstavit jako miniaturni magnety.

Atomova jadra se sudym nukleonovym cislem
se nechovaji magneticky — tyto malé magnety se
spoji ve dvojicich opacnymi pdly k sobe.

Jadra s lichym poctem protont maji vzdy jeden
neparovy, vykazuji magneticky moment, k okoli
se chovaji magneticky. Idealnim zastupcem je
atom vodiku — hojné se vyskytuje v zivych
tkanich a ma pomeérné velky magneticky
moment.




Zakladni principy MRI

* metoda vyuziva magnetickych vlastnosti jader atomu s lichym
protonovym cislem

 Rotaci jader s nesparovanym protonem (kladny naboj) vznika
v okoli jadra magneticke pole, které 1ze charakterizovat tzv.
magnetickym momentem

e .,Synchronizace* magnetickych momentu jader pr1 umisténi
do velmi silného magnetickeho pole, vznik precese

¢ Orientace vektoru magnet. momentu mize
byt tzv. paralelni nebo antiparalelni. Paralelni
orientace je energeticky méné narocny stav —
nepatrné pirevazuje — zvoleny okrsek tkang
proto vykazuje urcity vlastni celkovy
magneticky moment M,




Precese — pohyb jader, ktery je mozno prirovnat k pohybu po
plasti pomysiného kuZzele

Frekvence precesniho pohybu
udava tzv. Larmorova rovnice:

 Za normalnich okolnosti neni precesni pohyb
synchronizovan — celkovy magnet. moment v ose x,y = 0

K synchronizaci dojde pfi aplikaci elektromagnet. impulsu o
frekvenci rovné Larmorové€ frekvenci — dojde k rezonanci a
synchronizaci



Aplikace elektromagnetickych impulsti ma dvoji ucinek:

1. Synchronizace precesniho pohybu jader se vznikem nenulového magnetického
momentu v roving X, y — vznik pficné slozky tkanové magnetizace.

2. Energie EM pulsu narusi stav rovnovahy — pocet paraleln¢ a antiparalelné
orientovanych jader se zacne vyrovnavat (90 stupiiovy puls) pfipadné antiparalelni
jadra prevladnou (180 stupiiovy puls)




KdyZz EM impuls pfestane piisobit, dojde k obnoveni rovhovazného
stavu

1. Opét prevladne paralelni orientace jader = dochazi k postupnému
nartstu magnetického momentu v ose Z (spin-lattice relaxace)
\I

Narust vektoru MZ vyjadiuje tzv. T1 kiivka.
T1 je konstanta, ktera odpovida ¢asu, ve
kterém vektor M, dosahne 63% své puvodni
hodnoty

2. Dojde k ptivodni ,,desynchronizaci* precese jader —
postupné vymizi vektor pricn€ magnetizace (spin-spin relaxace)

VXV

T2 kiivka vyjadiuje zavislost poklesu
vektoru pricn€ magnetizace.

T2 je Cas, ve kterém vektor My dosdhne
37% své puvodni hodnoty



KdyZz EM impuls pfestane piisobit, dojde k obnoveni rovhovazného

stavu

1. Opét prevladne paralelni orientace jader = dochazi k postupnému
nartstu magnetického momentu v ose Z (spin-lattice relaxace)

—_
™~
=3
wy
]
[+]
c
-
=
oo
=
[=a]
K]
=
(=9

Short

e
:Il'/!_:/f-"f!

,/ ,/"
~

Area of greatest
difference between
curves

Time (ms)

Narust vektoru MZ vyjadiuje tzv. T1 kiivka.
T1 je konstanta, ktera odpovida ¢asu, ve
kterém vektor M, dosahne 63% své puvodni
hodnoty

2. Dojde k ptivodni ,,desynchronizaci* precese jader —
postupné vymizi vektor pricn€ magnetizace (spin-spin relaxace)
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T2 kiivka vyjadiuje zavislost poklesu
vektoru pricn€ magnetizace.

T2 je Cas, ve kterém vektor My dosdhne
37% své ptivodni hodnoty



Jak se tvofi MR obraz?

m pusobeni energie RF pulzi na tkané vyvola vyzafeni
slabého EM signalu, ktery lze registrovat

m pouziti specifickych ,,sérif RF pulza“, méfeni
ziskaného signalu — nejcastéji sekvence ,,spin echo*
(SE) nebo gradientni echo (GE)

m zakladni parametry sekvenci TR, TE event. TT urcuyi
charakter obrazu — T1, T2WI...

mT1v.o. —kratké TR 1 TE
m T2 v.o. — dlouhé TR, dlouhé TE
m PD — dlouhé TR, kratké TE

spin echo




Aplikaci magnetickych gradientti ve sméru osy
X, Y i Z 1ze lokalizovat zdroj signalu z téla
pacienta

m Osa Z — slice selection gradient — urcuje, ktera vrstva
protont bude reagovat na RF pulzy a vydavat signal

gradient

0,45T 0,50T 0,53T 0,55T
19,160 MHz 22 566 MHz 23,417 MHz




m Osa X — frequency encoding gradient — gradient
se zapne béchem odecitani signalu — zména
frekvence urci pfislusny sloupec vrstvy

m Osa Y — kratké zapnuti gradientu zptsobi fazovy
posun vlnové funkce precedujicich protont.
Nutno opakovat mefeni tolikrat, kolik je radku
matice — matice 256x256 pixelt vyzaduje 256
merfeni s raznou hodnotou fazi urcujiciho
gradientu



Zaklad MR vySetfeni — SE sekvence

m aplikace 90 a 180st.

pulzu

RF

L I M = 2 pnut] gradientd v

Gradlent i — i y y ; ..
roquney 1 [] ) presn¢ daném okamziku
Encoding : : ; -

Gradient

Phasa

Encoding
Oradient

m registrace signalu

Signal

m zpracovani dat pomoci

powston | Lo Fourierovy
TP RN transformace




Spin echo

T2 T1 Gd




Gradientni echo

m misto 180° pulsu se pouzije specialni magneticky gradient
m rychlé sekvence

m zvysena citlivost na nehomogenitu magnetického pole
(hemosiderin, kalcifikace..)




Nevyhody MRI

m Silné magnetické pole! (e v ném ulogen cely pacient)
m trvani vySetteni - ag 60 nun

B omezeny vysetfovaci prostor

® cena = dostupnost

m omezené vysetfované pole (mozgek + Cp., C+T),
Th+L)




Vyhody MRI

m neprekonatelny mékkotkafiovy

kontrast
m jakakoli rovina fezu

m angiogratie, ERCP, PMG (bex kontrastni
latky)

m kontrastni latky - Gd (mnimalni riziko alergické

reakce)



Nebezpeci v MR scaneru ?

magnetické pole — konstatni 0,1 — 3,0 T
= magnetické pole — proménné
= gradientni civky
m  vysokofrekvencni RF puls

® excitace protonu - tepelné zmeny ve
tkanich, kovech

m frekvence v fadu desitek Mhz
m  zejména u high — field pfistroji zuzeny
vysetfovaci prostor - gantry

Gradient Coils

Gradient Coils



http://www.medical.philips.com/main/products/mri/products/interafamily/intera/index.html

Absolutni kontraindikace 1.

¢ Kochlearni implantat
¢ Inzulinova pumpa — lze oddélat

® Cizi teleso v orbite nebo v oku metalického

nebo neznamého puvodu — pomtze RTG

¥ Cévni svorky intrakranialné z neznamého

materialu (potencialne¢ magnetické)

¥ Naprosta nespoluprace s pacientem
§ Zdroj: https://radiology.ucsf.edu/patient-care/patient-safety/mri



Relativni kontraindikace 1.

¢ Implantovany kovovy material pred méne nez 6
tydny
¥ endoprotézy, stenty, dlahy, osteosynteticky material
¥ Pacienti zavisli nebo vybaveni jinym pomocnym
elektronickym zafizenim — oveéfit kompatibilitu
¥ davkovace cytostatik, analgetik
¥ biomechanické implantaty



Relativni kontraindikace 11

Klaustrofobie - strach z uzavfenych prostor
" lze zvladnout premedikaci
Prvni 3. mésice téhotenstvi
" pouze uzus, neni presné zjistén vliv na plod
Cévni svorky z nemagnetickych materiali, kovovy
osteosynteticky material, kloubni nahrady v misté vySetfeni
= artefakty
Chlopenni nahrady - artefakty, abnormalni funkce béhem
vysetfeni
Naslouchadla
= pfed vySetfenim sejmout — interference = piskani
Piercing, tetovani = kovové partikule

= artefakty
= tepelné pusobeni



Co hrozi pacientovi
s kovovy implantatem obecné

m pohyb nebo dislokace
m cévni svorky — aneuryzmata, pooperacni stavy
m ohrati (zeyména velké nahrady kloubt) —

nebezpeci termického traumatu

m nekvalitni, artefakty zatizené vysetreni

® kovovy material i mimo vysetrovanou oblast, mimo

pouzitou civku !



-1 MAGRETOM IhdP,

T2 v.o. — vlevo parietalné¢
hyperintenzita — edém

7445

T1 v.o. —vlevo parietalné
hypointenzita — edém
mozkové tkané
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temporalni lalok

vermis mozecku

Sylviav akvedukt

Tentyz pacient —
o néco niz je
patrno v

nativnim T'1 obr.

hypointenzni,
postkontrastné
se prstencité
sytici lozisko
(tumor)
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MAGMETON [P

T1 v.o. postkontrastné
— koronarni rovina



Zobrazeni difuze

B zobrazeni casné
1schémie

m diferencialni

diagnostika

mozkovych tumort

m rozliSeni prstencitych
1ézi — tumor vs.
absces




Lymfom

m nizka celularita — omezena difuze — rozliseni od gliomu




mostomozeckove
kouty — dobre
viditelne odstupy
nervu

Y

- -,

STIR — potlaci
signal tuku.




Cardiac MR Toolbox

=l

Mrphology

Function Perfusion Assessment



Funkcni MR

* Umoznuje rozliSeni aktivnich a neaktivnich okrskd
mozkové tkané na zakladé detekce zméen koncentrace
deoxyhemoglobinu, ke kterym dochazi v prabéhu aktivace
* Méfeni se provadi opakovane vklidu a béhem aktivace —
pacient je vykonava néjky specificky ukon (napf. hybe prsty
apod..)




Mozné aplikace fMRI

Neurochirurgie — predoperacni mapovani lokalizace dilezitych center

Pre-Surgery Post-Surgery

MSKCC fMRI En

Diafa fr o Flizs o, ., e al

 Obrazek vlevo znazornuje situaci pred operaci: Okrsek aktivity feCového centra béhem verbalniho
testu se nachazi v bezprostiedni blizkosti tumoru mediodorsalné.

 Na obrazku vpravo je patrny stav po operaci: Okrsek aktivity béhem feCového centra zlistava
intaktni v té€sné blizkosti lizka po resekci tumoru. U pacienta po operaci nebyl shledan zadny deficit

verbalnich funkeci.

www.fmri.org



Mozné aplikace fMRI

Psychiatrie — mapovani rozloZeni aktivity v mozku u pacienti se schizofrenii

Srovnani vysledkd fMR v testu verbalni fluence u 31 letych monozygotnich dvojcat
diskordantnich pro schizofrenii. U zdravého dvojcete (vlevo) je patrna typicka aktivace v levém
dolnim frontalnim gyru. U dvojcete nemocného schizofrenii (vpravo) je patna aktivace bilateralni,
ktera svéd¢i pro snizeni miry lateralizace feci

(Spanél, E, Tintéra, |., Hdjek. T. et al.: Language lateralization in monozygotic twins discordant for
schizophrenia. Evidence from functional MRI. Psychiatrie 2003, vol. 7, no. 4, p. 300-302.).



Gradientni obrazy, angiografie bez aplikace k.l. , inversion recovery



