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Disadvanteges of X-ray Imaging

1. 3D -> 2D, tzv. summing image, i.e.organs in a few
planes over each other are superponed in classical
X-ray.
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Princip rentgenky
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Rentgenka rotujici jako celek s celni anodou
a magnetickym vychylovanim elektronového svazku

* youtube.com: x-ray tube alive. Stratonova rentgenka
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Charakteristické zareni
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Parametry rentgenky |

Anodové napéti U [KV] - vysoké napéti pfivadéné mezi katodu a anodu, urCuje
maximalni i stredni energii fotonu vysledného X-zareni, jeho "tvrdost".
Maximalni energie X-zareni v [keV] se Ciselné prakticky rovna anodovému
napéti U v [kKV], stfedni energie je 0 néco vysSi nez 1/3 max. energie. Se
zvysujicim se anodovym napétim se celé spektrum X-zareni posunuje sméerem
k vySSim energiim (kratSim vinovym délkam) a zvysSuje se relativni podil
vyssSich energii (tvrdsi kratkovinné slozky).

Anodovy proud | [mA] protékajici rentgenkou ur€uje intenzitu (fluenci) X-
zareni emitovaného rentgenkou l,. Lze jej nejsnadnéji regulovat zménou
Zhaveni katody - Zhaviciho proudu - a tim teploty vlakna katody. Zhavici
proud lIze regulovat jednodusSe pomoci reostatu ve zhavicim obvodu nebo
novéji specialnimi elektronickymi obvody osazenymi tranzistory a tyristory. PFi
vySSim Zhaveni vlakna katody je emitovano vice elektronu, rentgenkou protéka
vétsSi proud elektronu a je vyzarovana vysSsi intenzita X-zareni. Primérny proud
rentgenkou se pohybuje v rozmezi jednotek mA az asi 200mA, Spickovy proud
muZze byt i podstatné vyssi (v pulznim rezimu)



Parametry rentgenky I

Expozice je celkové mnozstvi fotonu X-zareni, které urCuje kvalitu rtg snimku a
téz radiaCni zatéz pacienta. Je dana soucinem intenzity zareni |, (fluence fotonu
/s) a expozi¢niho €asu T - je tedy umérna soucinu anodového proudu
rentgenkou [mA] a expozi¢niho ¢asu [s]: "miliampér-sekundy" mA.s = Q, coz je
celkovy naboj Q neboli elektrické mnozstvi, které pfi expozici projde
rentgenkou

Pro kazdy druh rtg vySetrfeni je na zakladé empirickych zkusenosti stanovena
doporucena hodnota anodového napéti [kKV] a expozice [mAs], poskytujici
kvalitni zobrazeni pozadovanych struktur, pfi relativné nizké radiacni zatézi. U
nékterych pfistroju se pouziva i expoziéni automatika, kterad po dosazeni
urCitého predvoleného "mnozstvi" X-zareni elektronicky vypne anodové napéti v
generatoru - a tim i expozici.



Energetickeé spektrum
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Interakce rtg fotonu s tkani
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Sekundarni clona - kolimator

* Rozptylené fotony jsou
casteCné pohlceny sekunarni
clonou — koliméatorem.
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CT device principle

X-ray Source

X-ray Fan Beam

Detector Array

isition System

Slip ring system - transfer of data



Sir Godfrey Hounsfield
Nobel Prize in Medicine, 1979
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Zakladni princip CT

CT wvytvari obraz téla pacienta jako Ssérii
tomografickych reza. Kazdy rfez je vytvoren jako
matematicka rekonstrukce objektu ze znalosti
heho projekci do rdznych ahla.
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Vznik CT fezu

Level of section
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Zakladni princip CT pokr.

Kazdy rez objektu je rozdélen na sit’ elementi-voxelu
se ctvercovou zakladnou a konstantni hodnotou
utlumu rentgenovského zareni (p).
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Utlum rentgenovskeho zareni
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Zakladni princip CT pokr.

L
' ,

b

P

W, :

BT

“Q N
"\ ®
~L N
\
1 1
s 1\ N I m
LY
’
M _ Hov =f | By [#42] #03 Hym| == I, = Tg, @xpl-lpuyBx + B x +- )}
X —
\\ 2 o2 | #n |kn | Hym| == Ty=Ipp expl-lppdx+ py Ax+ ..
~
R 8 Vo= | un Pyp] —=
N b =,
1 ¥
eY »n
[
~
B
L7}
c
<]
&
gm Hay Fam| —a= Ip= L;!Xp (-l x+ pnbxt..}]




Tomographic acquisition

e Single transmission measurement through the
patient made by a single detector at a given moment
in time is called a ray.

e A series of rays that pass through the patient at the
same orientation is called a projection or view.

 Two projection geometries have been used in CT
Imaging:
— Parallel beam geometry with all rays in a projection parallel
to one another

— Fan beam geometry, in which the rays at a given projection
angle diverge



CT 1. generace

Linear translation scan

video - monitor (large) and rotation

X-ray source

A
X - ray tube

collimator

collimator detector
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measuring electronics computer

1st generation



EMI Mark 1




CT 2. generace

X-ray tube

Linear translational scan
5 (small) and rotation

patient

Detector

translation rotation

2nd generation



CT 3. generace
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Kruhovy artefakt

ring artifact

e

bad detector



. fan beam of x-rays

CT 4. generace

inversed fan beam of x-rays

Rotation only
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Detekce a zpracovani signalu v CT 4.
generace

CT 4. generace

- Umoznuje inverzi paprsku

Signal z fady detektort Signal z jednoho detektoru




Ultrarychlé CT 5. generace

Ultrarychly CT systém - CVCT




Princip spiralnitho CT

[\ table translation J

helical x-ray tube
x-ray tube rotation path around patient



Spiralni CT (6. generace)

Pri spiralnim snimani snima skener signal pri
pohybujicim se stole.

ProtoZe je pohyb stolu spojity mlze byt celkovy
skenovaci cas mnohem kratsi

Umoznuje pouzit mensiho mnozstvi kontrastni latky a
VySSi pocet pacient za stejny cas.

V nékterych pripadech mtze byt sken naméreny

béhem zadrzeni dechu (snizeni artefaktu od pohybu
hrudniku).



Interpolace
‘/,- reconstruction plane

slice volume W
R data interpolation

_.I I._ bl helical data

slice thickness acquisition path



Vicenasobné detektorove pole
(7. generace)

e PYi pouziti vicerezového CT (vice rad detektoru) je
vymezen primarni clonou Sirsi svazek rentgenovskych
fotonu a vice fotonu produkovanych rentgenkou je
pouzito pri snimani obrazovych dat.

— Vymezeni véjire fotonu primarni clonou u jednorezového
CT zvysuje Sirku rezu a zmensuje prostoroveé rozliseni ve
smeru pohybu stolu.

— U vicerezového CT je Sirka rezu urcena velikosti detektoru,
nikoliv Sirkou rentgenovského svazku (vymezen primarni

clonou).



4-rezové CT
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Snimani signalu z detektoru

Priklad pro 4 prenosové kanaly:
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Siemens asymetricky detektor

» 5.0mm

2.5mm
1.5mm

1.5mm
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(Longitudinal or Z direction)



Ukazka geometrie detektoru

SE: 8 slice

16 % 1.25mm

E: 16 slice
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Princip detektoru
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CT cislo — Haunsfieldovo cislo (HU)

Quantitative evaluation of tissue absorbance.

K =1000
-1
Hyoda Hyoda = 0’19 cm

Pro monochromatické zareni s energii 73
keV.

CT =5263 1, —1000

Stupnice CT cisel = stupnice hustoty

rozsah -1000 az +1000, pro vzduch -1000, pro vodu O
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Z.akladni koncept CT pristroje
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Technickeé parametry CT pristroje

https://www.siemens-healthineers.com/computed-tomography/dual-source-
ct/somatom-force



https://www.siemens-healthineers.com/computed-tomography/dual-source-ct/somatom-force

Radonova transformace
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CT of 3. generation
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Zakladni principy rekonstrukce obrazu
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PHI [rad]

sinagram pro konstantni =3 a promenny uhel THETA, -
4

Radon transformation

xrot=r"cos(PHIF-THETA)

=3, THETA=npi/d
=3, THETA=pii2
=3, THETA=3"pifd ||




sinogram pro konstantni uhel THETA=pifd a prnmenny palamer r - xrot=r EDS[F'HI THETA)
4

PHI [rad]

Radon transformation
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Radon transformation

8 [degrees)

11380

1160

4140

4120

100




Radon transformation

8 [degrees)

4200

11380

1160

1140

1120




Radon transformation
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Radon transformation
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Radon transformation
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Zakladni principy rekonstrukce obrazu
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Basic Principles of Image
Reconstruction

P(Cf',CD)= JO(cf,U)dU' | =1, exp[—fﬂ(f,n)dnj
o(&,n)~ ul&,m)

p(cf’,CD)=|n|T°

E=£.cosD+n.sin® &£ =& .cosd —r.5in D
n=-Esin®+n.cosd n=¢ .SiND+7.c0sD



Matematicka rekonstrukce obrazu ze
souboru jeho prumétu

- zpétna projekce - sumacni metoda
- jednoducha metoda
- podstatné artefakty

- iterativni rekonstrukce - algebraicka metoda
- pouzita u EMI-Scanneru
- pouziva se u PET, SPECT

- analyticka rekonstrukce - matematickeé reseni
- filtrovana zpeétna projekce
- filtrovana 2D FT



Prima zpetna projekce

(D . |-ty projekéni uhel

A uhlovy prirastek i
mezi projekcemi |

N1 poéet projekci

m

i(xy)=Y"pl&.cosd +7.5inD,) @ )Ad

j=L



Snimani projekci

view 3

FIGUERE 25-15

CT wiews. Computed tomography acquires a set of views and then reconstructs the corresponding
1mage. Each sample in a view 13 eqoal to the sum of the image values along the ray that points to that
sample. In flus example, the image 1s a small pillbox surounded by zeros. While only three views
are shown here, a typical CT scan nses hundreds of views at shghtly different angles.



Prima zpeétna projekce - hvezdicovy artefakt

view 2

view 3 ||
...... )|
FIGURE 25-16

Backprojection. Back;
the path it was origina

a. Using 3 views b. Using many views

projection reconstrmets an image by taking each view and smearing 1t along

Iy acquired. The resuliing image 1s a blumry version of the correct image.



Analytické rekonstrukce

- pfimé Feseni rovnice p(gl : (D) — j 0(51 77)d 77’

- diskretizace primarniho parametrického pole

- omezeni prostorove rozlisovaci schopnosti

- dve zakladni metody
- Filtrovana zpétna projekce
- 2D Fourierova rekonstrukce

(the central projection theorem, the Fourier
slice theorem — véta o centralnim rezu)



Filtrovana zpetna projekce

p*(NAE)=p(nA&)*h(nA¢)

k

p*(nAg)= Y h(mAg)p(nAg —mAg)

m=—k



Filtrovana zpetna projekce
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Filtrovana zpetna projekce

filtered view 1

filtered "™

a. Using 3 views b. Using many views

FIGURE 25-17

Filtered backprojection. Filtered backprojection reconstmets an image by filtenng each view before
backprojection. This removes the blurmng seen in sim];lnjle backprojection, and results in a
mathematically exact reconstmuction of the mmage. Filtered backprojection is the most commonly

nzed algonthm for computed tomography systems.



Iterativni rekonstrukce (IR) - tvod

Prednosti IR proti FBP:

- IR umoznuji lépe modelovat fyzikalni podstatu
zobrazovani (utlum, rozliSeni, Sum),

- IR umoznuiji lépe pracovat s jednotlivymi pripady
nameéerenych dat (oriznuti projekci, tomografie s
omezenym Uhlem),

- néktereé algoritmy IR poskytuji lepsi sumoveé
textury (rozdilny typ a stupen korelace sumu).



Iterativni rekonstrukce — zakladni myslenka

- zdkladem je aplikovani korekci na libovolné
pocateéni hodnoty denzit objemovych elementu
(voxeltll) tak, abychom dosahli shody s namérenymi

daty — projekcemi,

- cely postup provadime tak dlouho, dokud projekce
vypocitané z odhadu puvodni distribuce zdroje
zareni nebudou odpovidat nameérené distribuci
zdroje zareni v ramci pozadované presnosti.



Iterativni rekonstrukce — obecny postup

1. Zvolime pocatecni hodnoty odhadu objemovych
elementt (voxelt)) f° , kdeijeindex voxelu.
Typickym prvnim krokem je prirazeni prumernych
hodnot prislusnych projekci vsem f

2. Vypocitame hodnoty prOJekm (paprskovych souctu)
z danych hodnot f , kde | je Cislo iterace (| =
na pocatku). Zde je tez vhodné prilezitost k tomu,

abychom popr. uplatnili neco z fyzikalniho modelu
zobrazovaciho systemu.



Iterativni rekonstrukce — postup pokracovani

3. Zvolenym zpusobem dle pouzitého algoritmu IR
porovname hodnoty odhadu jednotlivych hodnot
projekci s hodnotami skutecnych nameérenych
projekci a zpetné promitneme nezbytné korekce, t;.
provedeme zpiresnéni (update) hodnot voxelu.
Napr. pokud hodnoty odhadované projekce jsou
prilis velké v porovnani se skutecnymi, pak
vSechny hodnoty voxelu, které k tomuto prispivaji,
jsou zvolenym zpusobem zmenseny.



Iterativni rekonstrukce — postup pokracovani

4. Pokud je vySe uvedeny postup realizovan pro
vSechny voxely a paprsky, pak je iterace ukoncena.

5. Cely postup opakujeme tak dlouho, dokud neni
dosazeno pozadované presnosti, nebo pokud
nedosahneme jistého poctu iteraci.



lterativni rekonstrukce - ART

ART — Algebraic Reconstruction Technique je jednim z
mnoha pouzitych algoritmu, které se pouzivaji
do soucasnosti. Existuji dva zakladni typy ART:

- aditivni N,
-1
el gl . _Z fij
— f!- =
fIJ = 1‘ij + N
- multiplikativni
i d, £1




Iterativni rekonstrukce — ART pokracovani

—~

kde: fijl - odhad hodnoty i-tého voxelu podél j-tého
paprsku béhem [-té iterace,

9 j - skutecny paprskovy soucet (data) podél
J-tého paprsku,

N - poéetobjemovych elementt (voxeli)
podel j-teho paprsku,




Iterativni rekonstrukce — ART aditivni - priklad

- skuteCna nameérena data (projekce a paprskoveé soucty)

11 O
1 1 A3

—12

— 8




Iterativni rekonstrukce — ART pr. — pokrac.

1/3
vertikalni paprsky

0 O
[

ﬂ1/3 _ .F31/3 _ O‘|‘112_O :5’5

.F21/3 _ .F41/3 _ O_I_Q;ZO: 4’5




Iterativni rekonstrukce — ART pr. — pokrac.

f?? =55+ 12710 65
2
s {73 =45+ 1210 55
horizontalni paprsky 2
- 8-10
f/° =55+ =45
—10 ’ 2
_19 f/°=45+ 51035

2




Iterativni rekonstrukce — ART pr. — pokrac.

fl=65+ =10 _5 |
2
3/3=1 fl=55+ B-10 .1
10 diagonalni paprsky 10 2 \cglrzig.
™~ A 13-10 data
f, =45+ =6
2
fi=35+ 0 2

2




Analytické rekonstrukce

- pfimé Fes$eni rovnice p(?l : (D) — 10(51 77)d 77’

- diskretizace primarniho parametrického pole

- omezeni prostorove rozlisovaci schopnosti

- dve zakladni metody
- Filtrovana zpetna projekce
- 2D Fourierova rekonstrukce

(the central projection theorem, the Fourier
slice theorem — veta o centralnim rezu)



Analyticka rekonstrukce - 2D FT

o(&,n)=F { (Wé W )}

o(¢,77)= IJO eXp[Zﬂj.f\/V5+77W)WdW
olw;,w, )=Flo(¢.7))

H (£.7)exp—[27 j{éw, +mw, JiEdy



Analyticka rekonstrukce - 2D FT

pootoceni:

(5,77)9(5',77') CD:arctg& R:\/W2+w2)

5

+00+4-00

ow.,w, )= [ [o&.n)exp- (27 j& R)E dry

_w_



Analyticka rekonstrukce - 2D FT

O(w.,w, )= Fip(&, @)

Fyzikalni vyznam rovnice:

Kazdy Fourierliv koeficient denzitni (predmétové)
funkce je roven Fourierovu koeficientu projekce sejmute
pod stejnym Uhlem.



Analyticka rekonstrukce - 2D FT

S y

/t

prostorova
oblast

frekvencni
oblast

- predpokladejme rotaci souradnic a transformaci souradnic

t cosS® sin® |

S| [—-SIN® cos®




Analyticka rekonstrukce - 2D FT

- predpokladejme FT obrazu f(x,y), z definice dostavame

+004-00

F(u,v)= j I f(x, y)e 127 Wdxdy

—00—00

- dale predpokladejme FT projekce P® (t) dostavame
+00

= [Py (t)e > dt

- nejprve uvazujme hodnoty F(u,v) na pﬁmce v=0 v rovine uv

+00+00

F(u,0)= H X, y)e 2" dxdy = j

—00—00

+00

J £ (x y)dy

—00

— j P (t)e 2™ dt = S, (w)

e~ 2™ gx



Analyticka rekonstrukce - 2D FT — pokrac.

- predchozi vysledek Ize zobecnit a dostavame vyraz
F(w,0)=S, (w)

Fyzikalni vyznam rovnice:

Kazdy Fourieruv koeficient denzitni (predmétové)
funkce je roven Fourierovu koeficientu projekce sejmutée
pod stejnym Uhlem.



Analyticka rekonstrukce - 2D FT — pokrac.
F(w,0)=S,(w)

- dukaz platnosti predchoziho vztahu

prostorova frekvengéni
oblast oblast

- predpokladejme rotaci souradnic a transformaci souradnic

t cos® sin® || x
S| |[—-SIN® cosO ||y




Analyticka rekonstrukce - 2D FT — pokrac.

-je zfejmé, ze P ()—jf(t s)ds atudiz
W)= IP@( ’Z”Wtdt— ” s )ds e 1#™"dt

_w_

- transformace pravé strany rovnice do souradnic xy

_ J‘ J f(X, y)e—j27zw(xcos®+ysin®)dxdy _ F(U,V)

pro u=wcos®, v=wsin® =F(w,0)

- pokud mame dostatecny pocet projekci, pak plati

f(x,y)= J j F(u,v)e 2 %dydy

—00—00



Analyticka rekonstrukce - 2D FT — pokrac.

A4 )
A
o ANL 47D,
A7




Analyticka rekonstrukce - 2D FT — pokrac.
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CT reconstructed image




Pouzité zdroje

Ullmann V.: Jaderna fyzika, radia¢ni fyzika, radioisotopy, 2023 [online].

V. Ullman. [cit. 29. 9. 2019]. Dostupne z:
https://astronuklifyzika.cz/strana2.htm/

Computed Tomography - Siemens Healthineers, 2023 [online]. [cit. 29. 9.
2019].

Dostupneé z: https://www.siemens-healthineers.com/computed-tomography/
BUSHBERG, Jerrold T. The essential physics of medical imaging [online].
Third edition. Philadelphia: Wolters Kluwer Health/Lippincott Williams &
Wilkins, [2012], ©2012 [cit. 2019-09-29]. Dostupne z:
<https://ebookcentral.proquest.com/lib/cvut/detail.action?docID=2031899>.
Steven W. Smith. The Scientist and Engineer's Guide to Digital Signal
Processing [online]. Second edition. San Diego: California Technical
Publishing, [1999], [cit. 2019-09-29]. Dostupné z:
<http://www.dspguide.com/pdfbook.htm>.

DRASTICH, AleS. Zobrazovaci systémy v lékarstvi. 1. vyd. Brno: VUT, 1983.
330 s.



https://astronuklfyzika.cz/strana2.htm/
https://www.siemens-healthineers.com/computed-tomography/
https://ebookcentral.proquest.com/lib/cvut/detail.action?docID=2031899
http://www.dspguide.com/pdfbook.htm

	���CT -�Výpočetní tomografie�
	Disadvanteges of X-ray Imaging
	CT přístroj
	Princip rentgenky
	Brzdné záření
	Charakteristické záření
	Parametry rentgenky I
	Parametry rentgenky II
	Energetické spektrum
	Interakce rtg fotonů s tkání
	Sekundární clona - kolimátor
	CT device principle
	Firts CT
	Základní princip CT
	Vznik CT řezu
	Základní princip CT pokr.
	Útlum rentgenovského záření
	Základní princip CT pokr.
	Tomographic acquisition
	CT 1. generace
	EMI Mark 1
	CT 2. generace
	CT 3. generace
	Kruhový artefakt
	CT 4. generace
	Detekce a  zpracování signálu v CT 4. generace
	Ultrarychlé CT 5. generace
	Princip spirálního CT
	Spirální CT (6. generace)
	Interpolace
	Vícenásobné detektorové pole�(7. generace)
	Snímek číslo 32
	Snímek číslo 33
	Siemens asymetrický detektor
	Ukázka geometrie detektorů
	Princip detektorů
	CT číslo – Haunsfieldovo číslo (HU)
	CT číslo – Haunsfieldovo číslo (HU) - zobrazení
	Základní koncept CT přístroje
	Technické parametry CT přístroje
	Radonova transformace
	Použité zdroje
	CT - rekonstrukcni techniky.pdf
	Computed Tomography image reconstruction
	CT of 3. generation
	Snímek číslo 3
	Snímek číslo 4
	Snímek číslo 5
	Snímek číslo 6
	Snímek číslo 7
	Snímek číslo 8
	Snímek číslo 9
	Snímek číslo 10
	Snímek číslo 11
	Snímek číslo 12
	Snímek číslo 13
	Snímek číslo 14
	Snímek číslo 15
	Snímek číslo 16
	Snímek číslo 17
	Snímek číslo 18
	Snímek číslo 19
	Snímek číslo 20
	Snímek číslo 21
	Snímek číslo 22
	Snímek číslo 23
	Snímek číslo 24
	Snímek číslo 25
	Snímek číslo 26
	Snímek číslo 27
	Snímek číslo 28
	Snímek číslo 29
	Snímek číslo 30
	Snímek číslo 31
	Snímek číslo 32
	Snímek číslo 33
	Snímek číslo 34
	Snímek číslo 35
	Snímek číslo 36
	Snímek číslo 37
	Snímek číslo 38
	Snímek číslo 39
	Snímek číslo 40
	Snímek číslo 41
	Snímek číslo 42
	Snímek číslo 43
	Snímek číslo 44
	Snímek číslo 45
	Snímek číslo 46
	Snímek číslo 47
	CT reconstructed image
	Použité zdroje


