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prof. RNDr. Vojtěch Mornstein, CSc. (odborná revize)
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Ing. Mgr. Martin Sedlář
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3.11.1 Fourierova rekonstrukčńı metoda . . . . . . . . . . . 89
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7.3 Optická koherentńı tomografie . . . . . . . . . . . . . . . . . 172
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Předmluva

Zobrazovaćı metody využ́ıvaj́ıćı neionizuj́ıćı zářeńı jsou v dnešńı době
základem správné, přesné a včasné diagnózy velkého množstv́ı onemocněńı
a zdravotńıch komplikaćı, a pro současnou medićınu jsou naprosto nezbytné.
Do lékařské praxe se zavád́ı také mnoho nových moderńıch zobrazovaćıch
metod, které maj́ı značný potenciál do budoucna. Metody využ́ıvaj́ıćı neio-
nizuj́ıćı zářeńı (s výjimkou magnetické rezonance) jsou nav́ıc oproti jiným
zobrazovaćım metodám (např. rentgenové zobrazeńı, výpočetńı tomografie)
tradičně neprávem poněkud v ústrańı.

Tento text se zaměřuje předevš́ım na metody využ́ıvaj́ıćı ultrazvuk (ul-
trasonografie, včetně dopplerovského zobrazováńı), laser, elektromagnetické
zářeńı v infračervené oblasti spektra (termografie), elektromagnetické zářeńı
ve viditelné oblasti spektra (např. endoskopie, dermatoskopie), elektromag-
netické zářeńı v oblasti spektra rádiových vln (magnetická rezonančńı tomo-
grafie), elektrické vlastnosti tkáńı (elektrická impedančńı tomografie) a elas-
tické vlastnosti tkáńı (elastografie).

Ćılem textu je nejen seznámit čtenáře s tématem zobrazovaćıch metod,
ale také zvýšit vzděláńı a kvalifikaci budoućıch lékař̊u a zdravotnických pra-
covńık̊u v oblasti diagnostických zobrazovaćıch metod využ́ıvaj́ıćıch neio-
nizuj́ıćı zářeńı a př́ıstrojové techniky použ́ıvané v současné medićıně. Text
je zaměřen na d̊ukladné pochopeńı princip̊u a funkce zobrazovaćıch metod,
na posouzeńı výhod a rizikovosti jednotlivých metod pro pacienta i obslu-
huj́ıćı personál a na konkrétńı aplikace těchto metod v medićınské praxi.
Část tématu je věnována také princip̊um vzniku obrazu, hodnoceńı a po-
souzeńı kvality obrazu a obrazovým artefakt̊um.

Čtenáři seznámeńı s tématem budou schopni hlouběji než doposud
vysvětlit principy jednotlivých zobrazovaćıch metod využ́ıvaj́ıćıch neionizu-
j́ıćı zářeńı a zp̊usob vzniku obrazu, uvědomı́ si limitace, omezeńı a technická
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řešeńı jednotlivých metod a dokáž́ı správně vyhodnotit a interpretovat
výsledný obraz zat́ıžený nepřesnostmi a obrazovými artefakty. Dı́ky źıska-
ným znalostem budou moci studenti v praxi zvolit nejideálněǰśı a nejefek-
tivněǰśı metodu pro konkrétńı aplikaci. Poučeńı čtenáři budou moci také
efektivněji komunikovat s technickým odborńıkem (biomedićınský technik,
biomedićınský inženýr, servisńı technik, apod.) nebo obchodńım partnerem.

Martin Sedlář a kolektiv



Kapitola 1

Obraz a operace s obrazem

Obraz můžeme definovat jako zrakový vjem, který vzniká po dopadu světla
na śıtnici oka. Z pohledu geometrie lze obraz popsat jako pr̊umět pozorované
scény do roviny śıtnice oka. Matematicky lze obraz chápat jako v́ıcerozměrný
signál (tzv. obrazová funkce), který lze psát jako funkci několika proměn-
ných (pozice, čas). Každému souboru proměnných je potom přǐrazena určitá
hodnota nějakého parametru (jas, barva, aj.): f(x, y, z, t) = H. Hodnoty
obrazové funkce nemusej́ı být pouze skaláry, ale mohou být formálně také
vektorovými veličinami (např. barevné složky RGB modelu): f(x, y, z, t) =
[HR, HG, HB]. Na digitálńı obraz lze nahĺıžet jako na soubor diskrétńıch ob-
razových bod̊u (tzv. pixely), který je popisován matićı hodnot (viz obr. 1.1).
Podle počtu proměnných rozlǐsujeme:

• Statický dvourozměrný obraz: f(x, y)

• Dynamický dvourozměrný obraz: f(x, y, t)

• Statický trojrozměrný obraz: f(x, y, z)

• Dynamický trojrozměrný obraz: f(x, y, z, t)

1.1 Barva obrazu

Barva je vjem, který je vytvářen viditelným světlem dopadaj́ıćım na śıtnici
lidského oka. Výsledný barevný vjem ovlivňuje předevš́ım spektrálńı složeńı
(vlnová délka) světla. Barevné viděńı oka zprostředkovávaj́ı světlocitlivé
buňky śıtnice – č́ıpky. Rozlǐsujeme tři typy č́ıpk̊u, které jsou citlivé na světlo
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KAPITOLA 1. OBRAZ A OPERACE S OBRAZEM 4

Obrázek 1.1: Digitálńı obraz jako matice hodnot: [x, y] = [HR, HG, HB].
Převzato z http://en.wikipedia.org/wiki. File:Rgb-raster-image.svg.

červené (s maximem citlivosti cca 630 nm), zelené (cca 530 nm) a modré
(cca 450 nm) barvy. Na teorii trojbarevného viděńı oka jsou založeny r̊uzné
barevné modely obrazu. Každý barevný model je tvořen třemi základńımi
hodnotami nebo barvami, jejichž kombinaćı lze źıskat jakoukoliv jinou
barvu. Nejčastěǰśımi barevnými modely jsou CIE1, RGB2 a CMY(K)3 nebo
dva modely HSV4 a HSL5, které vycházej́ı ze skutečnosti, že lidské oko
vńımá mnohem lépe barvy při středńı světlosti než barvy při vysokých nebo
ńızkých světlostech.

S barvou je spojován také pojem sytost (saturace), který popisuje
”
inten-

zitu“ barvy. Čistá barva (sytost 100 %) je barva bez př́ıměśı daľśıch barev
(nejčastěji černé a b́ılé). Sytost 0 % naopak popisuje pouze kombinaci černé
a b́ılé barvy. Syté barvy jsou potom lidským okem vńımány jako živěǰśı,
méně syté barvy vńımá oko jako tlumené a zašedlé.

1Commission internationale de l’Èclairage (Mezinárodńı organizaci pro osvětlováńı)
2Red-Green-Blue (Červená-Zelená-Modrá)
3Cyan-Magenta-Yellow (Azurová-Purpurová-Žlutá) + doplňková černá barva (blacK)
4Hue-Saturation-Value (Barva-Sytost-Hodnota jasu)
5Hue-Saturation-Lightness (Barva-Sytost-Světlost)

http://en.wikipedia.org/wiki
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1.2 Vlastnosti obrazu

Základńı informaci o obraze můžeme źıskat statistickou analýzou hodnot
jednotlivých pixel̊u obrazu bez nutnosti znalosti vzájemné polohy obra-
zových bod̊u (tzv. globálńı charakteristiky). Pro přesněǰśı charakteristiku
obrazu je ovšem znalost vzájemné pozice jednotlivých obrazových bod̊u ne-
zbytná (tzv. lokálńı charakteristiky). Globálńı charakteristiky obvykle popi-
suj́ı obraz jako celek, zat́ımco lokálńı charakteristiky jsou vázané zpravidla
jen na určité oblasti oblasti obrazu (např. významné objekty).

• Hloubka obrazu: Je počet bit̊u, které jsou vyhrazeny pro jeden pixel
obrazu. Udává počet hodnot (např. jas̊u, barev), kterých může jeden
obrazový bod nabývat (např. 8 bit̊u = 256 hodnot; 24 bit̊u = 16,7 mil.
hodnot; atd.). U barevných obraz̊u lze udávat počet bit̊u pro každou
barevnou složku.

• Dynamický rozsah: Vycháźı obvykle z hodnot nejtmavš́ıho (Hmin)
a nejsvětleǰśıho (Hmax) pixelu v obraze a popisuje množstv́ı hodnot
(jas̊u nebo barev) v obraze: DR = Hmin : Hmax. Dynamický roz-
sah charakterizuje skutečné zobrazeńı jasových poměr̊u v obraze. Cel-
kový počet hodnot obsažených v obraze nemuśı vždy odpov́ıdat ma-
ximálńımu počtu hodnot stanovených hloubkou obrazu. Dynamický
rozsah lze vyjádřit také v decibelech (dB) v logaritmickém měř́ıtku6:

DR = 20 log
Hmax

Hmin
(1.1)

• Jas : Vyjadřuje středńı hodnotu velikosti všech pixel̊u obrazu. Kvan-
titativně lze jas vyjádřit např. jako aritmetický pr̊uměr nebo medián
hodnot všech obrazových bod̊u. U barevných obraz̊u se jas stanovuje
s ohledem na rozd́ılnou citlivost oka pro jednotlivé barvy jako vážený
součet hodnot barevných složek. Pro RGB model lze jas jednotlivých
pixel̊u vypoč́ıtat např. pomoćı vzorce:

I = 0, 299R + 0, 587G+ 0, 114B (1.2)

6Konstanta 20 v rovnici 1.1 vyplývá z teorie Weber-Fechnerova zákona a definice decibelu.



KAPITOLA 1. OBRAZ A OPERACE S OBRAZEM 6

• Kontrast : Určuje mı́ru odlǐsnosti hodnot (I) dvou pixel̊u v obraze (in-
dexy 1 a 2). Kontrast můžeme kvantifikovat např. jako směrodatnou
odchylku jas̊u všech pixel̊u obrazu nebo pomoćı vzorce:

K =
I1 − I2

I1 + I2
(1.3)

• Histogram: Je graf četnosti jednotlivých stupň̊u jasu vyskytuj́ıćıch se
v obraze. Informuje o poměrech jasu a kontrastu v obraze a slouž́ı
předevš́ım k vizuálńımu hodnoceńı kvality obrazu. Př́ılǐs úzký nebo
naopak př́ılǐs široký histogram vyjadřuje málo, resp. velmi kontrastńı
obraz. Histogram posunutý směrem doleva znač́ı tmavý (podexpono-
vaný) obraz a histogram posunutý směrem doprava vypov́ıdá o př́ılǐs
světlém (přeexponovaném) obraze. Výrazné ṕıky v histogramu mo-
hou znamenat, že se v obraze vyskytuje několik ploch o r̊uzném jasu.
U barevných obraz̊u lze histogram sestavit pro každou barevnou složku
zvlášt’ (viz obrázek 1.2).

• Textura: Je př́ıkladem lokálńı charakteristiky obrazu. Textura je vlast-
nost plochy, která udává strukturu jej́ı výplně. Lze ji chápat jako oblast
obrazu, v ńıž maj́ı změny intenzity (barvy) charakteristické vlastnosti
vńımané pozorovatelem jako uniformńı. Textura je obvykle složena
z jednoho nebo v́ıce základńıch strukturńıch prvk̊u (tzv. primitiv,
texon̊u), které se opakuj́ı a jsou v́ıce, či méně pravidelně uspořádané.

1.3 Hodnoceńı kvality obrazu

Kvalita obrazu vyjadřuje rozd́ıl mezi skutečným stavem obrazu a jeho
očekávaným stavem. Rozd́ıl lze posuzovat subjektivně nebo objektivně.
Při subjektivńım hodnoceńı stanovuje kvalitu obrazu pozorovatel pouze
na základě vlastńıho pocitu, zkušenost́ı nebo srovnáńı s referenčńım ob-
razem (např. zkušebńı obrazec). Výsledek kvality je obvykle určen na hod-
not́ıćı stupnici (např. 1 = špatná kvalita až 5 = vynikaj́ıćı kvalita, apod.).
Pro objektivńı hodnoceńı kvality obrazu se zavád́ı řada veličin, kterými lze
kvalitu obrazu popsat kvantitativně. Jednotlivé veličiny se obvykle měř́ı
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Obrázek 1.2: Barevný (RGB) histogram obrazu
”
Nočńı hĺıdka“ od nizozemského maĺı̌re

Rembrandta van Rijna.

na vhodných modelech scény (tzv. fantomech) a poté se srovnávaj́ı s hod-
notami skutečného obrazu. Zat́ımco u subjektivńıho hodnoceńı je možnost
reprodukce výsledk̊u kvality obrazu značně omezena (každý pozorovatel
může kvalitu obrazu vyhodnotit jinak), u objektivńıho hodnoceńı kvality
obrazu prostřednictv́ım definovaných veličin je reprodukovatelnost měřeńı
zajǐstěna. Při posouzeńı kvality obrazu lze hodnotit mnoho r̊uzných para-
metr̊u. Obecně plat́ı, že zlepšeńı kvality obrazu z hlediska jednoho parame-
tru má obvykle za následek zhoršeńı kvality ve zbývaj́ıćıch parametrech.

• Prostorové rozlǐseńı: Udává schopnost zobrazovaćıho systému rozlǐsit
nejmenš́ı detail scény nebo odlǐsit od sebe dva body (viz obrázek 1.3a).
Prostorové rozlǐseńı se hodnot́ı jako signálová odezva systému fx
(tzv. PSF – Point Spread Function nebo LSF – Line Spread Function)
na scénu tvořenou bodovým, resp. čárovým modelem. V praxi signálová
odezva systému popisuje, jestli se bod scény zobraźı jako bod a čára
jako čára nebo budou zobrazeny např. jako rozmazaný fĺıček. Hodno-
ceným parametrem je obvykle koeficient prostorového rozlǐseńı FWHM
(Full Width at Half Maximum), tedy š́ı̌rka PSF nebo LSF funkce fx
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(a) (b)

Obrázek 1.3: (a) Prostorové rozlǐseńı udává schopnost systému odlǐsit od sebe dva body.
(b) Ukázka signálové odezvy fx zobrazovaćıho systému na scénu tvořenou bodovým mo-
delem (tzv. PSF funkce). Š́ı̌rka PSF funkce v polovině výšky FWHM (Full Width at Half
Maximum) je definována jako koeficient prostorového rozlǐseńı.
Převzato z: http://en.wikipedia.org/wiki/ File:FWHM.svg.

v polovině jej́ı výšky (viz obrázek 1.3b). Prostorové rozlǐseńı systému je
dáno geometrickým pr̊umětem detektoru do roviny zobrazované scény
(tzv. apertura detektoru), tj. záviśı na velikosti a plošné hustotě de-
tekčńıch element̊u detektoru. U tomografických systémů a mikroskop̊u
lze hodnotit také tzv. tomografické prostorové rozlǐseńı, které udává
nejmenš́ı tloušt’ku zobrazované tomovrstvy (koeficient tomografického
rozlǐseńı).

• Časové rozlǐseńı: Je popisováno obrazovou frekvenćı, tj. počtem ob-
raz̊u nasńımaných za jednotku času. Doba, po kterou je sńımán jeden
obraz scény, se označuje jako apertura časového vzorkováńı. Obrazová
frekvence udává, jak rychlé změny ve scéně je zobrazovaćı systém scho-
pen zaznamenat. S časovým rozlǐseńım je obvykle spojena pohybová
neostrost obrazu. Plat́ı, že č́ım menš́ı je obrazová frekvence, t́ım větš́ı
je pohybová neostrost.

• Energetické rozlǐseńı: Určuje limitńı rozlǐsitelnost převodu zobrazo-
vaného parametru na parametr výsledný. Energetické rozlǐseńı lze po-
psat jako minimálńı detekovatelný (prahový) signál nebo jako mi-
nimálńı identifikovatelnou změnu signálu. Prahový signál bývá silně
omezený šumem, proto je určuj́ıćım parametrem energetického rozlǐseńı
veličina poměr signál-̌sum, SNR (Signal to Noise Ratio).

http://en.wikipedia.org/wiki/
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• Linearita převodu zobrazovaného parametru: Převod zobrazovaného
parametru na výsledný parametr obrazu je definován tvarem trans-
formačńı funkce. Tvar této funkce určuje, jakým zp̊usobem se trans-
formuj́ı jednotlivé velikosti zobrazovaného parametru, a tedy jak bude
vypadat výsledný obraz scény. Např. u 8bitových šedotónových obraz̊u
(256 úrovńı šedé) se obvykle minimálńım hodnotám zobrazovaného
parametru přǐrazuje černá barva (0) a maximálńım hodnotám barva
b́ılá (255). Nejčastěji použ́ıvanou transformačńı funkćı je diagonálńı
př́ımka, která každé hodnotě zobrazovaného parametru přǐrazuje od-
stupňovaně jinou hodnotu výsledného parametru obrazu (např. jasu) –
viz obrázek 1.4. Sklon př́ımky je vyjádřen koeficientem gama (tzv. gra-
dačńı konstanta) a popisuje citlivost převodu parametru. Převod zob-
razovaného parametru, popsaný nelineárńı transformačńı funkćı, se
ve výsledném obraze projevuje gradačńım zkresleńım s neočekávanými
poměry jasu (viz obrázek 1.5).

Obrázek 1.4: Transformačńı funkce popisuje převod zobrazovaného parametru na výsledný
parametr obrazu. Tvar funkce určuje, jakým zp̊usobem se transformuj́ı jednotlivé veli-
kosti zobrazovaného parametru, a tedy jak bude vypadat výsledný obraz scény. Např.
u 8bitových šedotónových obraz̊u (256 úrovńı šedé) se obvykle minimálńım hodnotám
zobrazovaného parametru přǐrazuje černá barva (0) a maximálńım hodnotám barva
b́ılá (255). Nejčastěji použ́ıvanou transformačńı funkćı je diagonálńı př́ımka (modrá),
která každé hodnotě zobrazovaného parametru f přǐrazuje odstupňovaně jinou hodnotu
výsledného parametru obrazu g (jasu). Daľśımi typickými transformacemi jsou negativ
(žlutá), dvouúrovňové prahováńı (červená) nebo obecná nelineárńı funkce (zelená).
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Obrázek 1.5: Vzhled výsledného obrazu je závislý na tvaru transformačńı funkce, která
popisuje zp̊usob převodu zobrazovaného parametru na výsledný parametr obrazu: (1)
Diagonálńı př́ımka, (2) negativ, (3) dvouúrovňové prahováńı a (4) obecná nelineárńı
funkce. Nelinearita převodu se ve výsledném obraze projevuje gradačńım zkresleńım
s neočekávanými poměry jasu.
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• Linearita převodu pozičńı souřadnice: Převod prostorových souřadnic
je popisován tvarem dvou transformačńıch funkćı pro osy x a y. Li-
nearita, resp. nelinearita převodu se popisuje konstantami, které vy-
jadřuj́ı strmost lineárńıch část́ı transformačńıch funkćı. V př́ıpadě
lineárńıho převodu pozice je konstantami určeno zvětšeńı/zmenšeńı ob-
razu v osách x a y. Nelinearita převodu pozičńı souřadnice se v obraze
projevuje geometrickou deformaćı obrazu.

• Homogenita procesu zobrazeńı: Popisuje odchylky od konstantńı citli-
vosti převodu sńımaného parametru v závislosti na prostorové souřad-
nici. Je-li proces zobrazeńı homogenńı, je citlivost převodu sńımaného
parametru konstantńı v celém obraze. Homogenita je zajǐstěna pouze
tehdy, vykazuj́ı-li všechny detekčńı elementy sńımače stejnou signálovou
odezvu na konstantńı velikost zobrazovaného parametru scény. Neńı-li
citlivost převodu konstantńı v celém obraze, pak je proces zobrazeńı
označován jako nehomogenńı. Nehomogenita je dána zpravidla nedo-
konalost́ı detektoru, kdy jednotlivé detekčńı elementy mohou vytvářet
rozd́ılné signály pro neměnný zobrazovaný parametr scény.

1.3.1 Zkresleńı, šum a obrazové artefakty

Jsou rušivé signály, které v obraze zp̊usobuj́ı ztrátu informace a zne-
snadňuj́ı jeho analýzu, hodnoceńı a interpretaci. Identifikace a odstraněńı
rušivých obrazových artefakt̊u je tedy velice d̊uležitá z hlediska informačńıho
př́ınosu obrazu. K eliminaci chyb se použ́ıvá mnoho př́ıstup̊u, založených ob-
vykle na lokálńıch úpravách obrazu (filtraci). Nejčastěǰśımi př́ıčinami zkres-
leńı jsou nedokonalosti zobrazovaćı soustavy, vzájemný pohyb detektoru
a sńımané scény, špatné zaostřeńı, vady optické soustavy, nelinearita a ne-
homogenita systému, nevhodná vzorkovaćı frekvence (aliasing), šum, aj.

1.4 Detekce obrazu

Detekćı obrazu rozumı́me záznam plošného nebo prostorového rozložeńı
určitých fyzikálńıch parametr̊u zobrazované scény a převod této obra-
zové funkce na jinou formu signálu (např. na elektrický signál), která má
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Tabulka 1.1: Zobrazované fyzikálńı parametry scény

Metoda Fyzikálńı parametr Obrazový detektor
RTG a CT zobrazeńı útlum RTG zářeńı flat panel

fotografický film
scintilačńı detektory

Ultrazvukové zobrazeńı odrazivost, útlum piezoelektrické krystaly
Magnetická rezonance kvantové chováńı ćıvky

atomových jader
Nukleárńı medićına aktivita radionuklid̊u scintilačńı detektory
(PET, SPECT, gamagrafie) flat panel
Termografie povrchová teplota polovodičové detektory

(infračervené zářeńı) tekuté krystaly
Elastografie Young̊uv modul pružnosti piezoelektrické krystaly

ćıvky
Elektrodiagnostické elektrické vlastnosti pole elektrod
mapováńı
Magnetodiagnostické magnetické vlastnosti pole ćıvek
mapováńı
Mikroskopie, endoskopie útlum, odraz nebo rozptyl

elektromagnetického zářeńı
(UV, IR, VIS, mikrovlny)

polovodičové detektory

Elektrická impedančńı elektrická vodivost pole elektrod
tomografie (EIT) permitivita
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výhodněǰśı vlastnosti pro daľśı zpracováńı, zobrazeńı a uchováńı. Záznam
a transformaci obrazového signálu zajǐst’uj́ı detektory obrazu (sńımače). Ob-
vykle se jedná o dvourozměrné pole velkého počtu vhodných detekčńıch
element̊u (měnič̊u), které kromě hodnot zobrazovaných parametr̊u scény
poskytuj́ı také prostorovou informaci o přesném mı́stě vzniku signálu.
Každý detekčńı element sńımače zaznamenává jeden obrazový bod (pixel)
výsledného obrazu. U tomografických metod je výsledkem detekce tzv. voxel
(z angl. Volumetric Pixel), objemový element obrazu. V medićıně existuje
řada běžně zobrazovaných parametr̊u scény, které lze zaznamenat r̊uznými
zp̊usoby – viz tabulka 1.1.

1.5 Digitalizace a komprese obrazu

Digitalizaćı obrazu rozumı́me převod analogového (spojitého) signálu do di-
gitálńı (diskrétńı) formy. Výhody digitalizace spoč́ıvaj́ı ve velké odolnosti
v̊uči šumu, snadnému přenosu a uchováńı dat, prakticky neomezené repro-
dukovatelnosti dat bez ztráty informace a možnosti zaznamenat ve stejném
formátu zároveň několik typ̊u dat (např. text, zvuk a obraz). Digitali-
zace se realizuje převodem pomoćı analogově-digitálńıho (AD) převodńıku
nebo poř́ızeńım obrazu digitálńımi sńımači. Digitálńı obraz je tvořen matićı
č́ıselných hodnot. Proces digitalizace se sestává ze dvou krok̊u. Prvńım kro-
kem je navzorkováńı spojitého signálu, tj. rozděleńı signálu na mnoho úsek̊u,
přičemž každý z nich je reprezentován jedinou hodnotou (viz obrázek 1.6).
Druhým krokem je kódováńı hodnot obvykle do binárńı soustavy (0, 1).

Obrázek 1.6: Vzorkováńı signálu.
Převzato z http://en.wikipedia.org/wiki. File:Zeroorderhold.signal.svg.

http://en.wikipedia.org/wiki
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Vzorkováńı je vždy spojeno s jistou ztrátou informace. Velká hustota
vzorkováńı zvyšuje objem dat a snižuje ztrátu informace; ńızká hustota
vzorkováńı snižuje objem dat, ale zvyšuje informačńı ztrátu. Aby ne-
docházelo ke zkresleńı signálu, muśı nav́ıc vzorkováńı splňovat tzv. Ny-
quist̊uv teorém7. Nyquist̊uv teorém ř́ıká, že přesná rekonstrukce spojitého
signálu z jeho diskrétńıch vzork̊u je možná jen tehdy, pokud byl signál
vzorkován frekvenćı alespoň dvakrát vyšš́ı, než je maximálńı frekvence re-
konstruovaného signálu: fvz > 2fmax. Nedodržeńım Nyquistovy podmı́nky
docháźı ke ztrátě informace, nevratným změnám v signálu a vzniku tzv. ali-
asing artefaktu (viz obrázek 1.7).

Komprese obrazu je proces, kdy nahrazujeme posloupnost za sebou
následuj́ıćıch shodných č́ısel údajem o jejich počtu. Výsledkem komprese
je redukce velikosti dat. Komprese může být spojena se ztrátou kvality dat
(ztrátová komprese) nebo lze použ́ıt bezztrátovou kompresi, která kvalitu
dat zachovává.

Obrázek 1.7: Je-li skutečný signál (červená) vzorkován nevhodnou frekvenćı vzorkováńı,
může doj́ıt ke ztrátám informace, nevratným změnám v signálu a vzniku tzv. aliasing
artefaktu (modrá). Převzato z http://en.wikipedia.org/wiki. File:AliasingSines.svg.

1.6 Transformace a zpracováńı obrazu

Na obrazové detektory můžeme nahĺıžet jako na tajemnou
”
černou skř́ıňku“

(angl. black box), která určitým zp̊usobem přeměňuje (transformuje) vstup-
ńı obraz scény (obrazovou funkci) f(x, y) na výstupńı obraz g(x, y). Výsledek

7Nyquist̊uv teorém bývá někdy označován také jako Shannon̊uv teorém nebo Kotělnikov̊uv teorém.

http://en.wikipedia.org/wiki
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přeměny je určen vlastnostmi
”
černé skř́ıňky“ a popisuje ji tzv. trans-

formačńı funkce h(x, y). Vhodným tvarem transformačńı funkce lze dosá-
hnout požadované úpravy obrazu: např. úprava jasu a kontrastu, změna ba-
revné škály, pseudobarveńı, vyhlazeńı (odstraněńı šumu), ostřeńı, detekce
hran, morfologické operace, převod do frekvenčńı oblasti, rekonstrukce ob-
razu z projekćı, apod.). Schéma transformace je na obrázku 1.8.

Obrázek 1.8: Schéma transformace vstupńıho obrazu f(x, y) na výstupńı obraz g(x, y).
Výsledek přeměny je popsán transformačńı funkćı h(x, y).

Vztah mezi tvarem vstupńı funkce obrazu f(x, y) a výstupńı obrazové
funkce g(x, y) lze matematicky vyjádřit jako konvoluci8 vstupńıho obrazu
a transformačńı funkce h(x, y):

g(x, y) = h(x, y) ∗ f(x, y) (1.4)

V př́ıpadě, že známe přetransformovaný obraz g(x, y) a transformačńı funkci
h(x, y), potom je možné nalézt p̊uvodńı obrazovou funkci f(x, y) pomoćı
zpětné transformace:

f(x, y) = h−1(x, y) ∗ g(x, y) (1.5)

1.6.1 Lineárńı a nelineárńı funkce

Transformačńı funkce mohou být lineárńı (plat́ı princip superpozice) i ne-
lineárńı (neplat́ı princip superpozice). Mezi lineárńı transformačńı funkce
patř́ı např. posunut́ı, zrcadleńı, otočeńı, změna měř́ıtka nebo zkoseńı, dále
pak funkce typu pr̊uměr, Gaussova funkce nebo gradientńı funkce (1. a 2.

8Konvoluce (symbol ∗) je matematická operace definovaná rovnićı 1.6 (viz kapitola 1.6.2).
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derivace). Př́ıkladem nelineárńıch transformačńıch funkćı jsou např. funkce
typu rozptyl, minimum, maximum, medián nebo funkce využ́ıvané v mate-
matické morfologii – dilatace, eroze, otevřeńı, uzavřeńı, skeletonizace, aj.

1.6.2 Konvoluce

Konvoluce (symbol ∗) je matematická operace mezi dvěma funkcemi, která
je v diskrétńım dvourozměrném př́ıpadě definována vztahem:

f(x, y) ∗ h(x, y) =
k∑

i=−k

k∑
j=−k

f(x− i, y − j) · h(i, j) (1.6)

Obrázek 1.9: Schéma konvoluce. Princip je vysvětlen v textu.
Převzato z http://cs.wikipedia.org/wiki. File:Konvoluce 2rozm diskretni.jpg.

Transformačńı funkce h(x, y) konvoluce se často označuje také jako kon-
volučńı jádro. V př́ıpadě diskrétńı konvoluce lze jádro chápat jako matici
hodnot (tzv. konvolučńı maska). Polož́ıme-li konvolučńı masku na př́ıslušné
mı́sto obrazu, potom je výsledek konvoluce takový, že vynásob́ıme hod-
notu pixel̊u obrazu pokrytých konvolučńı maskou př́ıslušným koeficientem
masky, všechny tyto hodnoty sečteme a dostaneme výslednou hodnotu ob-
razového bodu výstupńıho obrazu. Nová hodnota pixelu výstupńıho obrazu
se obvykle dosazuje do mı́sta, které odpov́ıdá aktuálńı poloze středu kon-
volučńı masky. Schéma konvoluce je na obrázku 1.9. Velikost konvolučńı

http://cs.wikipedia.org/wiki
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masky určuje, kolik obrazových bod̊u vstupńıho obrazu ovlivńı jeden pi-
xel výstupńıho obrazu. Podle velikosti masky potom rozlǐsujeme bodové,
lokálńı a globálńı konvolučńı operace s obrazem.

Obrázek 1.10: Operace s obrazem rozlǐsujeme podle vlivu vstupńıho obrazu f(x, y)
na výsledný obraz g(x, y).

1.6.3 Bodové operace

Bodové operace slouž́ı k transformaci obrazu bod po bodu, přičemž každý
bod výstupńıho obrazu je ovlivněn pouze jedńım bodem vstupńıho obrazu
(viz obrázek 1.10). Požadovaná závislost je obvykle realizována modifikačńı
tabulkou LUT (z angl. Look Up Table), která nese informaci o transformaci
každého daného bodu. Bodové operace se použ́ıvaj́ı při úpravě barev (změna
barevné škály, pseudobarveńı), dynamického rozsahu, jasu nebo kontrastu,
ale lze je aplikovat také při zvýrazňováńı nebo segmentaci obrazu (např. pra-
hováńı).

1.6.4 Lokálńı operace

U lokálńıch operaćı je každý bod výstupńıho obrazu ovlivněn pouze okolńımi
body vstupńıho obrazu pokrytými vhodnou konvolučńı maskou (viz ob-
rázek 1.10). Data se transformuj́ı takovým zp̊usobem, aby byly v obraze
zvýrazněny nebo potlačeny určité struktury – proces se často označuje jako
filtrace. Filtrace se využ́ıvá zejména k vyhlazeńı obrazu, potlačeńı šumu,
ostřeńı obrazu, př́ıpravě pro segmentaci (např. detekce hran) nebo pro mor-
fologické operace s obrazem, rekonstrukci obrazu nebo detekci a klasifi-
kaci objekt̊u v obraze. Masky mohou mı́t r̊uzný tvar a velikost. Obvykle se
použ́ıvaj́ı čtvercové masky o velikosti od 3× 3 po asi 9× 9.
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1.6.5 Globálńı operace

Slouž́ı k úpravě obrazu jako celku. Každý bod výstupńıho obrazu je u glo-
bálńıch operaćı ovlivněn všemi body vstupńıho obrazu (viz obrázek 1.10).
Patř́ı sem zejména restauračńı mechanismy (odstraněńı zkresleńı v ob-
raze, rekonstrukce obrazu z projekćı, rekonstrukce hloubkového rozměru,
potlačeńı šumu, aj.) nebo dvourozměrné transformace obrazu (např. Fourie-
rova transformace, kosinová transformace, aj.). Globálńı úpravy lze použ́ıt
také při kompresi obrazových dat, pro texturńı analýzu nebo pro roz-
poznáváńı objekt̊u.



Kapitola 2

Ultrazvuková diagnostika

Ultrazvuková diagnostika je neinvazivńı metoda, která slouž́ı k zobrazeńı
vnitřńıch struktur těla, přináš́ı d̊uležité informace o funkčńım stavu a pato-
logii tkáńı a pomáhá při odhaleńı a identifikaci mnoha nemoćı, zdravotńıch
problémů a komplikaćı. Ultrazvuková diagnostika je založena předevš́ım
na odrazu ultrazvukových vln na rozhrańı prostřed́ı s r̊uznými akustickými
vlastnostmi. Je známo, že r̊uzné biologické tkáně maj́ı odlǐsné akustické
vlastnosti (tzv. akustická impedance), které určuj́ı velikost odrazu ultra-
zvuku od rozhrańı dvou tkáńı. Méně obvyklé je měřeńı útlumu ultrazvu-
kových vln při pr̊uchodu měřeným prostřed́ım. Zeslabeńı ultrazvuku je po-
tom opět určeno akustickými vlastnostmi tkáńı.

Objev ultrazvukových vln je připisován italskému biologovi Lazzaro
Spallanzanimu, který v roce 1794 demonstroval schopnost netopýr̊u ori-
entovat se ve tmě pomoćı odraz̊u vysokofrekvenčńıho neslyšitelného zvuku.
Větš́ı pozornost k ultrazvuku se však začala uṕırat až s objevem vhodných
zdroj̊u vysokofrekvenčńıch mechanických vln. Na základě piezoelektrického
jevu, který v roce 1880 objevili bratři Pierre a Jacques Curieové, zkon-
struoval prvńı piezoelektrický měnič Paul Langevin v roce 1916. V roce
1918 si dali Paul Langevin a Constantin Chilowsky patentovat systém
pro podmořskou ultrazvukovou echolokaci, tj. vyhledáváńı a prostorová lo-
kalizace objekt̊u pomoćı odrazu ultrazvukového vlněńı. V roce 1928 źıskal
ruský fyzik S. J. Sokolov patent na pr̊uchodovou metodu detekce skrytých
vad materiálu pomoćı ultrazvuku. Konstrukce měnič̊u s fokusaćı byla po-
psaná J. Gruetzmacherem v roce 1935. Rozhoduj́ıćı význam pro tech-
nické i lékařské aplikace však měly až práce F. A. Firestonea z počátku

19
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čtyřicátých let 20. stolet́ı. Tento americký vědec stál u zrodu ultrazvukového
odrazového defektoskopu, který je př́ımým předch̊udcem dnešńıch mo-
derńıch pr̊umyslových a lékařských ultrazvukových zobrazovaćıch systémů.
V roce 1937 ohlásil svou metodu elektrické detekce prošlého ultrazvuku
rakouský vědec s československými kořeny Karl Theodore Dussik. Roz-
hoduj́ıćı článek publikoval v roce 1942 a svou metodu se snažil využ́ıt
pro zobrazeńı mozkových komor a pro detekci tumor̊u mozku. Myšlenku
a výsledky Dussikovy práce poté převzaly např. významné výzkumné labo-
ratoře firmy Siemens. Odrazovou metodu detekce ultrazvuku zavedli do me-
dićınské praxe v roce 1949 George D. Ludwig a F. W. Struthers, kteř́ı źıskali
obraz na základě odraz̊u od ciźıch těles a žlučových kamen̊u v lidském těle.
Zař́ızeńı pro dvojrozměrné zobrazeńı poprvé popsal John J. Wilde v roce
1950. Začátkem šedesátých let se ve Velké Británii a Japonsku objevily
prvńı komerčńı ultrazvukové lékařské př́ıstroje pro dvojrozměrné zobrazeńı.
V padesátých letech se začaly objevovat také prvńı ultrazvukové metody
založené na Dopplerově principu, který v roce 1842 popsal rakouský fyzik
Christian Andreas Doppler. Vrchol vývoje ultrazvukových systémů zazna-
menal ve své práci F. E. Barbera a spolupracovńıci, vydané v roce 1974,
v ńıž referoval o duplexńım systému, spojuj́ıćım výhody dvojrozměrného
zobrazeńı s měřeńım signálu od proud́ıćı krve.

2.1 Ultrazvuk

Ultrazvuk je mechanické kmitáńı částic látkového prostřed́ı kolem rov-
novážné polohy s frekvenćı vyšš́ı než je horńı frekvenčńı hranice slyšitelnosti
lidského ucha (>20 kHz). Podle frekvence kmit̊u se ultrazvuk často rozděluje
na tři skupiny:

• Nı́zkofrekvenčńı ultrazvuk (asi 20 kHz až 100 kHz) se využ́ıvá zejména
v ultrazvukové chirurgii, k čǐstěńı nástroj̊u a materiál̊u, apod.

• Vysokofrekvenčńı ultrazvuk (od 100 kHz) nacháźı uplatněńı předevš́ım
v ultrazvukové terapii (přibližně 1 až 3 MHz), a zejména pak v ultra-
zvukové diagnostice (asi 2 až 40 MHz).
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• V moderńı literatuře se můžeme setkat také s pojmem hyperzvuk, který
označuje oblast ultrazvuku o frekvenci vyšš́ı než 1 GHz.

Vznik a š́ı̌reńı ultrazvukových vln prostřed́ım je umožněno existenćı va-
zebných sil mezi částicemi látky. Ultrazvuk se může š́ı̌rit v podobě vlněńı
dvěma možnými zp̊usoby: podélně (částice kmitaj́ı ve směru š́ı̌reńı vlněńı)
nebo př́ıčně (pohyb částic se děje kolmo na směr š́ı̌reńı)1 – viz obrázek 2.1.
Při š́ı̌reńı vlněńı podélnými vlnami (longitudinálńımi) docháźı ke stř́ıdavému
zhušt’ováńı (tlaková fáze, fáze komprese) a zřed’ováńı (podtlaková fáze, fáze
relaxace) částic prostřed́ı.

Př́ıčné vlněńı (transverzálńı) se může š́ı̌rit pouze prostřed́ım, které odo-
lává namáháńı ve smyku, tj. v prostřed́ı tuhém. V plynném a kapalném
prostřed́ı se tedy může ultrazvuk š́ı̌rit pouze podélnými kmity částic,
zat́ımco v pevných látkách se může š́ı̌rit podélně i př́ıčně. Podélné vlny
lze proto považovat za nejd̊uležitěǰśı, protože se mohou š́ı̌rit libovolným
prostřed́ım.

Matematicky lze ultrazvukové vlněńı popsat vlnovou rovnićı:

∂2ψ

∂t2
= c2

(
∂2ψ

∂x2
+
∂2ψ

∂y2
+
∂2ψ

∂z2

)
= c2∇2ψ (2.1)

Kde:

ψ(x, y, z, t) : prostorově a časově závislá okamžitá výchylka
c : rychlost š́ı̌reńı vlněńı
∇ : Laplace̊uv operátor

Uváž́ıme-li jednorozměrný př́ıpad vlnové rovnice (2.1), potom je parti-
kulárńım řešeńım rovnice harmonického pohybu ve tvaru:

y = ym sin(ωt− kx) (2.2)

1Kromě podélných a př́ıčných vln, které se š́ı̌ŕı celým objemem látky, existuj́ı ještě povrchové Raylei-
ghovy a Loveho vlny nebo vlny Lambovy. U Rayleighovy vlny kmitaj́ı částice látky kolmo na směr š́ı̌reńı
vlny v rovině kolmé na povrch a pohybuj́ı se přitom po eliptické trajektorii. U Loveho vlny kmitaj́ı částice
látky kolmo na směr š́ı̌reńı vlny v rovině rovnoběžné s povrchem. Lambovy vlny se š́ı̌ŕı jako dvourozměrné
vibrace ve volných deskách.
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Obrázek 2.1: Ultrazvuk se může š́ı̌rit prostřed́ım podélnými nebo př́ıčnými vlnami.
U podélných vln částice kmitaj́ı ve směru š́ı̌reńı vlněńı a docháźı ke stř́ıdavému zhušt’ováńı
a zřed’ováńı částic prostřed́ı. U př́ıčných vln se pohyb částic děje kolmo na směr š́ı̌reńı
vlněńı.

Kde:

y(x, t) : okamžitá výchylka závislá na souřadnici x a čase t
ym : amplituda výchylky
ω = 2πf : úhlová frekvence
k = ω/c : vlnové č́ıslo

2.1.1 Rychlost š́ı̌reńı ultrazvuku

Rychlost š́ı̌reńı ultrazvukové vlny záviśı na vlastnostech látkového prostřed́ı,
kterým se vlna š́ı̌ŕı. Z fyzikálńıho hlediska mohou mechanické kmity vzni-
kat pouze v látkových prostřed́ıch, která vykazuj́ı setrvačnost a pružnost
(elasticitu). Setrvačnost souviśı s přenosem kinetické energie (š́ı̌reńı vlny
prostorem); pružnost souviśı s přenosem potenciálńı energie (kmitáńı vlny).
Setrvačnost prostřed́ı je spojena s hmotnost́ı prostřed́ı, tj. s jeho délkovou
(dráty, struny), plošnou (membrány, desky) nebo objemovou hustotou; elas-
ticita prostřed́ı je naopak popsána př́ıslušným modulem pružnosti2, který

2Young̊uv modul pružnosti (E) pro deformaci tahem nebo tlakem, modul pružnosti ve smyku (G)
pro smykovou deformaci nebo modul objemové pružnosti (K) pro objemovou deformaci látky.



KAPITOLA 2. ULTRAZVUKOVÁ DIAGNOSTIKA 23

Tabulka 2.1: Akustické vlastnosti biologických tkáńı.

Tkáň Hustota Rychlost š́ı̌reńı Akustická impedance
(10−3 · kg ·m−3) podélných vln (m/s) (106 · Pa · s ·m−1)

tuk 0,97 1450 1,41
k̊uže 1,15 1730 1,99
mozek 1,03 1500 1,56
krev 1,06 1580 1,65
slezina 1,05 1566 1,65
sval 1,07 1585 1,70
srdce 1,045 1570 1,64
lebečńı kost 1,90 4080 7,80
ledvina 1,036 1561 1,62
játra 1,06 1550 1,65
očńı čočka 1,121 1647 1,85
sklivec 1,0037 1534 1,54
bělima 1,033 1650 1,61
rohovka 0,9447 1609 1,55
voda (20◦C) 0,9982 1492 1,48
vzduch 0,00013 331 0,0004

popisuje souvislost mezi p̊usobeńım vněǰśı śıly a schopnost́ı vytvořit v látce
vnitřńı napět́ı. Kombinaćı setrvačných a pružných vlastnost́ı prostřed́ı lze
rychlost š́ı̌reńı ultrazvuku prostřed́ım popsat rovnićı:

c =

√
K

ρ
(2.3)

Kde:

K : modul objemové pružnosti (Pa)
ρ : hustota prostřed́ı (kg/m3)

Při pohledu na rovnici 2.3 je jasné, že č́ım silněǰśı jsou vzájemné vazby
mezi částicemi prostřed́ı (tj. č́ım je prostřed́ı pevněǰśı a hustěǰśı), t́ım vyšš́ı je
v něm rychlost š́ı̌reńı ultrazvuku. Rychlost š́ı̌reńı podélných vln v některých
biologických tkáńıch je uvedena v tabulce 2.1.
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2.1.2 Akustická impedance

Akustická impedance (př́ıp. vlnový odpor) je jedńım z daľśıch d̊uležitých
parametr̊u, které charakterizuj́ı akustické vlastnosti prostřed́ı. Akustická
impedance z je svázána s akustickým tlakem3 ultrazvukové vlny p a rychlost́ı
kmit̊u částic prostřed́ı v vztahem:

z =
p

v
(2.4)

Rovnice 2.4 je akustickou obdobou Ohmova odporového zákona (R = U/I),
známého z elektřiny a magnetismu. Elektrickému napět́ı U odpov́ıdá v rov-
nici 2.4 akustický tlak ultrazvukové vlny p, obdobou elektrického proudu
I je rychlost kmit̊u částic prostřed́ı v a elektrickému odporu R odpov́ıdá
vlnový odpor – akustická impedance z. Akustickou impedanci (rovnice 2.4)
lze vyjádřit také jako součin hustoty prostřed́ı ρ a rychlosti š́ı̌reńı ultrazvu-
kové vlny c prostřed́ım:

z = ρc (2.5)

Akustická impedance má rozhoduj́ıćı význam při ultrazvukovém zobra-
zováńı. Velikost rozd́ılu akustických impedanćı dvou r̊uzných prostřed́ı totiž
rozhoduje o velikosti odrazu a pr̊uchodu ultrazvukových vln na rozhrańı
těchto prostřed́ı. Na základě velikosti odrazu ultrazvuku od akustických roz-
hrańı se pak sestavuje výsledný ultrazvukový obraz. Akustická impedance
některých biologických tkáńıch je uvedena v tabulce 2.1.

2.1.3 Útlum ultrazvukových vln

Útlum ultrazvuku je charakterizován snižováńım intenzity (energie a akus-
tického tlaku) ultrazvukového vlněńı ve směru š́ı̌reńı vlivem okolńıho pro-
střed́ı. K útlumu docháźı při pr̊uchodu svazku ultrazvukových vln hmotou
několika zp̊usoby: absorpćı, odrazem, lomem, ohybem a rozptylem.

3Akustický tlak p vzniká v látkovém prostřed́ı při pr̊uchodu ultrazvukových vln. S kmitavým pohybem
ultrazvukové vlny (rovnice 2.2) je akustický tlak svázán rovnićı p(x, t) = c2ρkym cos(kx− ωt), která ř́ıká,
že akustický tlak je nulový při maximálńı amplitudě výchylky a naopak.
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Při absorpci docháźı podél směru š́ı̌reńı k postupnému snižováńı intenzity
vlněńı přeměnou akustické energie ultrazvukové vlny na teplo v d̊usledku
vnitřńıho třeńı kmitaj́ıćıch částic prostřed́ı. Ke sńıžeńı intenzity ultra-
zvukové vlny vlivem odrazu, lomu, ohybu a rozptylu docháźı na neho-
mogenitách4 prostřed́ı. K odrazu vlny mimo p̊uvodńı směr š́ı̌reńı docháźı
předevš́ım na rozhrańı dvou prostřed́ı, která jsou mnohem větš́ı než je vl-
nová délka ultrazvuku. Při dopadu ultrazvuku na takové rozhrańı se část
vlněńı odráž́ı a část vlněńı proniká lomem hlouběji do látky. Velikost odrazu
a rpc̊uhodu záviśı na rozd́ılu akustických impedanćı obou prostřed́ı (viz ka-
pitola 2.1.4). Při dopadu vlny na částice prostřed́ı, které jsou menš́ı než je
vlnová délka ultrazvuku, docháźı hlavně k rozptylu5 vlněńı a jen malá část
vlněńı se odráž́ı zpět do p̊uvodńıho směru. Rozptýlené ultrazvukové vlny
a jejich interference vytvářej́ı v ultrazvukovém obraze typickou echotexturu
např. parenchymových orgán̊u nebo pórovitých struktur.

Útlum ultrazvukových vln v látce lze matematicky popsat např. jako
pokles amplitudy akustického tlaku p na jednotce tloušt’ky dx látky popsané
koeficientem útlumu α6:

dp = −pαdx (2.6)

Integraćı rovnice 2.6 dostáváme vztah pro pokles amplitudy akustického
tlaku p v závislosti na tloušt’ce vrstvy prostřed́ı x:

p(x) = p0e
−αx (2.7)

Z rovnice 2.7 je patrné, že v prostřed́ı s konstantńım útlumem docháźı
k exponenciálńımu poklesu amplitudy akustického tlaku se vzdálenost́ı.
Doplňme, že koeficient útlumu prostřed́ı bývá obvykle závislý na frekvenci
ultrazvukového vlněńı: α ∼ f . Ultrazvukové vlněńı o vyšš́ı frekvenci se tedy
v látce v́ıce utlumuje a jeho pr̊unik (penetrace) do hloubky se snižuje. Koe-
ficienty útlumu některých biologických tkáńı jsou uvedeny v tabulce 2.2.

4Nehomogenity = odchylky od konstantńıch vlastnost́ı
5Rozptyl =

”
odraz“ vlny v r̊uzných mı́stech do r̊uzných směr̊u

6Koeficient útlumu prostřed́ı α se obvykle vyjadřuje v jednotkách decibel na metr (dB/m) a vyjadřuje
mı́ru útlumu ultrazvukové vlny ve vrstvě látky jednotkové tloušt’ky.
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Tabulka 2.2: Koeficienty útlumu některých biologických tkáńı.

Tkáň Koeficient útlumu pro
f=1 MHz (dB/cm)

voda 0,002
krev 0,18
tuk 0,63
játra 0,5–0,94
ledviny 1,0
svaly 1,3–3,3
kost 5,0

2.1.4 Odraz a lom ultrazvukových vln

Š́ı̌reńı ultrazvukových vln při dopadu na rozhrańı dvou prostřed́ı se ř́ıd́ı
zákony odrazu a lomu. Zákon odrazu ř́ıká, že úhel odrazu vlny od rozhrańı
dvou prostřed́ı se rovná úhlu dopadu vlny na toto rozhrańı (α1 = α2). Zákon
lomu (Snell̊uv zákon) popisuje vztah mezi úhlem dopadu vlny α1 na rozhrańı
a úhlem lomu vlny α2 a lze jej zapsat analogicky jako v optice, ve tvaru:

sinα1

sinα2
=
n2

n1
(2.8)

Kde:

n1, n2 : indexy lomu prostřed́ı (analogie s optikou)

Pokud dopadne ultrazvuková vlna s akustickým tlakem pA na rozhrańı
dvou prostřed́ı s akustickými impedancemi z1 = ρ1c1 a z2 = ρ2c2, potom
se část vlny s akustickým tlakem pB odraźı zpět do prostřed́ı, ze kterého
p̊uvodńı vlna přǐsla, a část vlny s akustickým tlakem pC projde lomem
přes rozhrańı do druhého prostřed́ı. Z poměr̊u akustických tlak̊u jednotli-
vých vln potom můžeme určit d̊uležité parametry rozhrańı: koeficient od-
razu R (poměr tlak̊u odražené a dopadaj́ıćı vlny) a koeficient pr̊uchodu
D (poměr tlak̊u prošlé a dopadaj́ıćı vlny) – viz obrázek 2.2. Zanedbáme-li
útlum vlněńı, potom jsou koeficienty popsány rovnicemi:



KAPITOLA 2. ULTRAZVUKOVÁ DIAGNOSTIKA 27

R =
pB
pA

=
z2 − z1

z1 + z2
, D =

pC
pA

=
2z2

z1 + z2
(2.9)

Znalost velikosti odrazu a pr̊uchodu (rovnice 2.9) je kĺıčová pro ultrazvu-
kové zobrazováńı. Výsledný ultrazvukový obraz je totiž založen na detekci
odražených vln. Při nulovém odrazu na rozhrańı tedy neńı možné źıskat ob-
raz tohoto rozhrańı. Při maximálńım odrazu na rozhrańı zase neńı možné
detekovat odrazy od rozhrańı, která jsou uložena za ńım.

Obrázek 2.2: Odraz a lom na rozhrańı. Koeficient odrazu R je poč́ıtán jako poměr akus-
tického tlaku odražené vlny (B) a dopadaj́ıćı vlny (A); koeficient pr̊uchodu D je určen jako
poměr akustického tlaku prošlé vlny (C) a dopadaj́ıćı vlny (A).

2.2 Zdroje a přij́ımače ultrazvuku

Ultrazvukové vlněńı se vyśılá a přij́ımá pomoćı elektroakustických měnič̊u,
které převáděj́ı mechanickou energii ultrazvukové vlny na energii elektric-
kou a naopak. Pro aplikace ultrazvuku v medićıně lze použ́ıt piezoelektrické
nebo magnetostrikčńı měniče, ve kterých docháźı k transformaci energie
prostřednictv́ım elektromagnetických a elastických vazeb mezi atomy a mo-
lekulami látky.
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2.2.1 Piezoelektrické měniče

Některé přirozené nebo uměle vyrobené krystalické látky vykazuj́ı piezoelek-
trické vlastnosti. Ionty, které v takové látce vytvářej́ı krystalickou mř́ıžku,
jsou uspořádány takovým zp̊usobem, že při deformaci krystalu vzniká na po-
vrchu krystalu elektrický náboj, a krystal se naopak deformuje, je-li na něj
přivedeno elektrické napět́ı.

• Př́ımý piezoelektrický jev : Při deformaci krystalu piezoelektrické látky
docháźı k posunu kladných a záporných iont̊u v krystalové mř́ıžce
tak, že se na povrchu krystalu vytvoř́ı měřitelný elektrický náboj
(viz obrázek 2.3a). Velikost generovaného náboje je př́ımo úměrná de-
formaci krystalu. Vzhledem k tomu, že většina krystal̊u je anizotrop-
ńıch, je velikost vytvořeného náboje závislá také směru namáháńı krys-
talu vzhledem k jeho osám. Př́ımého piezoelektrického jevu se využ́ıvá
k detekci ultrazvukových vln.

• Nepř́ımý piezoelektrický jev : Přivedeńım elektrického napět́ı na povrch
krystalu piezoelektrické látky dojde k posunu kladných a záporných
iont̊u v krystalové mř́ıžce a krystal se deformuje (viz obrázek 2.3b).
Velikost deformace je př́ımo úměrná velikosti přiloženého napět́ı. Nepř́ı-
mého piezoelektrického jevu se využ́ıvá jako zdroje ultrazvukových vln.

Účinnost přeměny deformace na elektrické napět́ı a opačně popisuj́ı pie-
zoelektrické konstanty. Daľśım d̊uležitým parametrem každého piezokrys-
talu je také jeho rezonančńı frekvence, se kterou krystal kmitá po vybuzeńı
stř́ıdavým elektrickým napět́ım. Ve stavu rezonance je vyśılaný akustický
tlak a tedy i energie ultrazvukové vlny největš́ı. Rezonančńı frekvence krys-
talu je úměrná rychlosti š́ı̌reńı ultrazvukové vlny v materiálu měniče cp
a tloušt’ce měniče D:

f0 =
ncp
2D

, n = 1, 3, 5, . . . (2.10)

Č́ıslo n v rovnici 2.10 určuje základńı (n = 1) a vyšš́ı harmonické frekvence
rezonance krystalu. Při sudých harmonických frekvenćıch (n = 2, 4, 6, . . . )
se vyśılané a odražené vlny setkávaj́ı v protifázi a amplituda akustického
tlaku je minimálńı. Sudé harmonické frekvence se proto nepouž́ıvaj́ı.
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(a) (b)

Obrázek 2.3: (a) Př́ımý piezoelektrický jev: Při deformaci krystalu piezoelektrické látky
docháźı k posunu kladných a záporných iont̊u v krystalové mř́ıžce tak, že se na povrchu
krystalu vytvoř́ı měřitelný elektrický náboj. (b) Nepř́ımý piezoelektrický jev: Přivedeńım
elektrického napět́ı na povrch krystalu piezoelektrické látky dojde k posunu kladných
a záporných iont̊u v krystalové mř́ıžce a krystal se deformuje.

Kromě přirozených krystal̊u (např. křemen, turmaĺın, Seignettova s̊ul)
maj́ı piezoelektrické vlastnosti také některé uměle vytvořené krystaly jako
lithiumsulfát a niobát olova. Značný význam maj́ı v praxi také umělé po-
lykrystalické látky jako např. PVDF (polyvinylidénfluorid) nebo bariumti-
tanátová a zirkonátová piezokeramika. Piezokeramika se vyráb́ı lisováńım
jemného prášku a následným vypalováńım v tunelové peci. T́ımto zp̊usobem
lze vytvořit měniče libovolného tvaru – destičky, hranoly, prstence, tyče,
konvexně nebo konkávně zakřivené tvary, atd. Požadovaného tvaru měniče
se dosáhne také jeho vyřezáńım z krystalu podle určených řez̊u.

Každá látka s piezoelektrickými vlastnostmi může o tyto vlastnosti přij́ıt
p̊usobeńım teplot vyšš́ıch než je tzv. Curieova teplota, která je charakte-
ristická pro každou piezoelektrickou látku. Při překročeńı Curieovy teploty
piezoelektrické vlastnosti látky nenávratně miźı. Např. křemen má Curieovu
teplotu 576 ◦C, zirkonátová keramika asi 320 ◦C, bariumtitanátová keramika
asi 140 ◦C a Seignettova s̊ul je použitelná jen při teplotách asi 5 až 35 ◦C.
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2.2.2 Magnetostrikčńı měniče

Magnetostrikčńı měniče pracuj́ı na principu magnetostrikce. Magnetostrikce
je jev, při kterém docháźı k deformaci magnetostrikčńıho materiálu po jeho
vložeńı do magnetického pole a naopak při mechanickém namáháńı magne-
tostrikčńıho materiálu docháźı ke změně magnetizace a permeability této
látky. U magnetostrikčńıch měnič̊u definujeme obdobné konstanty jako
u piezoelektrických měnič̊u. Magnetostrikčńı měniče mohou produkovat ul-
trazvukové vlny pouze o frekvenci do asi 150 kHz a využ́ıvaj́ı se proto hlavně
v technických oborech. V medićıně se s nimi lze setkat pouze u některých
terapeutických zákrok̊u, ovšem v lékařské diagnostice jsou nepoužitelné.

K magnetostrikčńım látkám patř́ı hlavně feromagnetické materiály (nikl,
kobalt, permalloy, permendur, apod.) a některé nekovové práškové ma-
teriály, tzv. ferity (keramické oxidy). Tyto keramické materiály se tvaruj́ı
lisováńım a vypaluj́ı v pećıch podobně jako piezokeramika. Jako magne-
tostrikčńı měniče lze použ́ıt také ražené kovové plechy, které se na sebe
vrstv́ı do požadovaného tvaru.

2.3 Biologické účinky ultrazvuku

Přestože je ultrazvuk považován za bezpečný, mohou se jeho účinky proje-
vit na živé organismy možnými riziky. Mezi živým objektem a ultrazvu-
kovým polem docháźı k vzájemným interakćım, které lze rozdělit podle
převažuj́ıćıch účink̊u na aktivńı a pasivńı. Přibližná hranice mezi aktivńım
a pasivńım p̊usobeńım ultrazvuku se udává intenzita vln 0,1 W/cm2.

• Aktivńı ultrazvuk se při svém š́ı̌reńı prostřed́ım projevuje biologickými
účinky, které lze rozdělit do tř́ı skupin: tepelné jevy, kavitačńı jevy
a netepelné a nekavitačńı jevy. Podstatou biologických účink̊u jsou fy-
zikálńı a chemické změny prostřed́ı. Aktivńı ultrazvuk se v lékařstv́ı
využ́ıvá předevš́ım v ultrazvukové terapii a chirurgii.

• Pasivńı ultrazvuk se neprojevuje žádnými významnými fyzikálńımi
ani chemickými změnami prostřed́ı. Oproti aktivńımu ultrazvuku má
ńızkou intenzitu, a proto se využ́ıvá předevš́ım v lékařské diagnostice.
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2.3.1 Tepelné jevy

Projevuj́ı se tvorbou tepla, které vzniká v d̊usledku přeměny akustické ener-
gie během absorpce ultrazvukového vlněńı ve tkáni. Z fyzikálńıho hlediska
vzniká teplo v biologických prostřed́ıch dvěma zp̊usoby: vnitřńım třeńım
a relaxačńımi procesy. V homogenńım prostřed́ı převládá vnitřńı třeńı,
zat́ımco v nehomogenńım prostřed́ı se uplatňuj́ı předevš́ım relaxačńı děje7.

Při vzniku tepla v biologické tkáni je třeba rozlǐsovat dvě kritické tep-
lotńı hladiny. Prvńı kritická teplota se týká embryonálńıch tkáńı, které jsou
mnohem citlivěǰśı a zranitelněǰśı než tkáně dospělého jedince a mohou být
poškozeny již při teplotách 39,5 ◦C. Druhá kritická teplota odpov́ıdá teplotě
41 ◦C, při které mohou být poškozeny tkáně dospělého jedince.

Velikost přeměny akustické energie v teplo záviśı na vlastnostech p̊u-
sob́ıćıho ultrazvuku (intenzitě I a délce p̊usobeńı t) a vlastnostech tkáně
(koeficientu absorpce α, hustotě ρ a měrné tepelné kapacitě tkáně cm).
Zanedbáme-li úniky tepla vlivem prouděńı krve, potom lze změnu teploty
tkáně přibližně určit rovnićı:

∆T =
2αIt

ρcm
(2.11)

Např. pro měkké tkáně ozvučované intenzitou 1 W/cm2 vycháźı z rovnice
2.11 r̊ust teploty asi o 0,8 ◦C/min. Rovnice 2.11 plat́ı pouze při kontinuálńım
ozvučováńı. V př́ıpadě pulzńıho ultrazvuku je nutné intenzity ultrazvu-
kových vln přepoč́ıtat jako časový pr̊uměr intenzit všech aplikovaných pulz̊u.
V reálných situaćıch je nav́ıc třeba uvažovat ochlazováńı tkáně výměnou
tepla do okolńıho prostřed́ı vedeńım, prouděńım krve nebo zářeńım.

2.3.2 Kavitačńı jevy

Ultrazvukovou kavitaćı se rozumı́ narušeńı kontinuity tekutého prostřed́ı
v podtlakové fázi ultrazvukové vlny, spojené se vznikem plynových (ka-
vitačńıch) bublin. Počátečńı stádia bublin se označuj́ı jako kavitačńı jádra.

7Nacháźı-li se systém ve stavu termodynamické nerovnováhy, proběhnou v něm nevratné relaxačńı
procesy, během kterých přejde systém do rovnovážného stavu. Během relaxačńıch děj̊u docháźı v systému
k vyrovnáńı hustoty, koncentraćı, teploty, aj.
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• Rezonančńı kavitace (pseudokavitace): Plynové bubliny periodicky os-
ciluj́ı s frekvenćı ultrazvukového vlněńı. Osciluj́ıćı vzduchové bubliny
snižuj́ı energii ultrazvukové vlny jednak jej́ı přeměnou v teplo, jed-
nak jej́ım rozptylem. Amplituda oscilaćı nastává při ozvučováńı frek-
venćı bĺızkou objemové rezonanci bublin, která souviśı s jejich velikost́ı.
Pro volné sférické bubliny o poloměru R větš́ım než cca 10 µm ve vodě
potom nastává maximum oscilaćı přibližně při frekvenci ultrazvuku

f [kHz] ≈ 3280

R [µm]
(pouze proR ≥ 10µm). (2.12)

Pro bubliny menš́ı než 10 µm se tlak p̊usob́ıćı na povrch bubliny stává
mnohem v́ıce d̊uležitěǰśı než zmenšováńı rozměru bubliny a rezonančńı
frekvence roste podle mnohem složitěǰśıch vzorc̊u. Zat́ımco bublina
o poloměru 10 µm rezonuje při frekvenci přibližně 328 kHz, bublina
o poloměru 3,5 µm rezonuje při frekvenci okolo 1 MHz.

• Kolapsová (přechodová) kavitace: Bubliny periodicky zvětšuj́ı sv̊uj ob-
jem a po dosažeńı jeho kritické hodnoty prudce kolabuj́ı. Kolaps bub-
lin je doprovázen prudkým nár̊ustem teploty (>103 K) a silným tla-
kovým rázem (>106 Pa). Nahromaděná energie se může uvolnit také
v podobě světelných záblesk̊u. Často se kolabuj́ıćı bubliny rozpadnou
na větš́ı počet menš́ıch bublin, které se následně mohou stát novými
kavitačńımi jádry. Při kolapsu často docháźı k disociaci vodńı páry
v bublině za vzniku chemicky velmi reaktivńıch volných radikál̊u.

Práh, při kterém nastává kavitace, silně záviśı na vlastnostech prostřed́ı
a frekvenci ultrazvuku. Pro vodné roztoky se jeho hodnota pohybuje okolo
intenzity ultrazvuku 1 W/cm2. S rostoućı viskozitou prostřed́ı se kavitačńı
práh prudce zvyšuje. Fyzikálńı proces vzniku kavitace je velmi složitý a je
zřejmě založen na termodynamických změnách fáze. Při podtlaku docháźı
k rozṕınáńı kapaliny a ke změně kapalné fáze na plynnou. Při kolapsu nao-
pak může docházet vlivem vysokého tlaku ke zkapalněńı plynu uvnitř bub-
liny (např. vodńı páry). Důležité je poznamenat, že kavitačńı jádra mohou
vznikat pouze na površ́ıch jako jsou např. mikrobublinky plynu v kapalině,
stěny nádoby, apod.
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2.3.3 Netepelné a nekavitačńı jevy

Do skupiny netepelných a nekavitačńıch jev̊u patř́ı zejména mechanické
vlivy tlaku a radiačńıch sil (F = pS), které se v ozvučovaném prostřed́ı
projevuj́ı vznikem a změnami tlaku, napět́ı, pnut́ı, expanze, komprese, rych-
losti nebo zrychleńı částic prostřed́ı. Jejich d̊usledkem je např. vznik defor-
maćı povrchu buněčných membrán nebo translačńı a rotačńı pohyb malých
částic. V tekutých prostřed́ıch se často projevuje tixotropie (rozpouštěńı
gel̊u na sol) nebo mikroprouděńı (cirkulace) tekutiny. Toto mikroprouděńı
vně i uvnitř buněk může ovlivňovat některé biologické pochody.

2.4 Bezpečnost ultrazvuku

Pro diagnostické aplikace ultrazvuku je celosvětově doporučován tzv. prin-
cip ALARA (z angl. As Low As Reasonably Achievable). Princip se dá
interpretovat asi takto:

”
Použitá intenzita ani doba vyšetřeńı by neměla překročit hodnotu nezbytně

nutnou k źıskáńı požadované diagnostické informace.“ (Hrazdira, 2003).

Pro tyto účely se zaváděj́ı dva indexy, které souvisej́ı s potenciálńımi
rizikovými faktory: tepelný účinek ultrazvuku (tepelný index) a kavitace
(mechanický index). Tepelný index (TI) se definuje jako poměr celkového
použitého akustického výkonu př́ıstroje k výkonu, který vyvolá zvýšeńı tep-
loty tkáně o 1 ◦C za nejméně výhodných podmı́nek odvodu tepla. Teplotńı
rizika obvykle nastávaj́ı při hodnotě teplotńıho indexu TI > 4. Pro oko mo-
hou nastat komplikace již při hodnotách TI > 1. Tepelné indexy se rozlǐsuj́ı
podle typu ozvučované tkáně:

• Index měkkých tkáńı (Soft Tissue Thermal Index – TIS): Informuje
o riziku vzr̊ustu teploty při ozvučováńı měkkých tkáńıch.

• Index lebečńı kosti (Cranial Bone Thermal Index – TIC): Popisuje ri-
ziko vzr̊ustu teploty při ozvučováńı tkáńı v bĺızkosti lebečńı kosti.

• Kostńı index (Bone Thermal Index – TIB): Informuje o riziku vzr̊ustu
teploty při fokusaci ultrazvuku na rozhrańı měkká tkáň-kost.
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Mechanický index (MI) vycháźı ze skutečnosti, že kavitace je prahovým
jevem závislým na druhu ozvučované tkáně a na frekvenci aplikovaných
ultrazvukových vln. Hodnota mechanického indexu informuje o relativńı
možnosti vzniku kolapsové kavitace a vypoč́ıtá se jako poměr negativńı am-
plitudy akustického tlaku a druhé odmocniny použité frekvence ultrazvuku.

MI =
p√
f

(2.13)

Kde:

p : amplituda akustického tlaku v MPa
f : frekvence ultrazvuku v MHz

Rizika mohou obvykle nastat při hodnotách mechanického indexu MI > 1,9.
Pro oko pak pro hodnoty MI > 0,2.

2.5 Doppler̊uv jev

Jako Doppler̊uv jev8 je označována změna detekované frekvence vlněńı
oproti konstantńı vyśılané frekvenci, ke které docháźı při vzájemném po-
hybu zdroje a přij́ımače vln. Vysvětleńı Dopplerova jevu je poměrně jedno-
duché: Pohybuje-li se zdroj vlněńı směrem k pozorovateli (př́ıp. pozorovatel
směrem ke zdroji), potom pozorovatel vńımá vyšš́ı frekvenci vlněńı, než je
skutečná vyśılaćı frekvence zdroje. Pokud se zdroj vlněńı naopak pohybuje
směrem od pozorovatele (př́ıp. pozorovatel od zdroje), potom pozorovatel
vńımá nižš́ı frekvenci vlněńı, než je skutečná vyśılaćı frekvence zdroje. Tato
změna frekvence je zp̊usobena nahušt’ováńım, resp. zřed’ováńım vlnoploch
vlněńı ve směru pohybu zdroje nebo pozorovatele (viz obrázek 2.4b). Jsou-li
v̊uči sobě zdroj vlněńı i pozorovatel v klidu, potom k žádné změně vńımané
frekvence nedocháźı (viz obrázek 2.4a). Matematicky lze Doppler̊uv jev po-
psat obecnou rovnićı:

f ′ = f
c± u

c∓ v
(2.14)

8Nazývaný podle rakouského matematika a fyzika Ch. A. Dopplera.
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(a) (b)

Obrázek 2.4: (a) Jsou-li v̊uči sobě zdroj vlněńı i pozorovatel v klidu, potom nedocháźı
k žádné změně vńımané frekvence. (b) Při vzájemném pohybu zdroje vlněńı nebo po-
zorovatele docháźı ke změně frekvence vlněńı oproti konstantńı vyśılané frekvenci. Změna
frekvence je zp̊usobena nahušt’ováńım, resp. zřed’ováńım vlnoploch vlněńı ve směru pohybu
zdroje nebo pozorovatele.

Kde:

f : skutečná frekvence zdroje vlněńı
f ′ : pozměněná frekvence, kterou vńımá pozorovatel
c : vektor rychlosti š́ı̌reńı vlněńı prostřed́ım
v : vektor rychlosti pohybu zdroje vlněńı
u : vektor rychlosti pohybu pozorovatele

Znaménka v čitateli a jmenovateli zlomku rovnice 2.14 urč́ıme z teorie
Dopplerova jevu podle tabulky 2.3. Vzájemný pohyb zdroje vlněńı a pozo-
rovatele směrem k sobě muśı vést ke zvýšeńı vńımané frekvence (f ′ > f);
vzájemný pohyb zdroje a pozorovatele směrem od sebe vede ke sńıžeńı
vńımané frekvence (f ′ < f).

Na závěr je d̊uležité poznamenat, že Doppler̊uv jev nastává nejen u ul-
trazvukového vlněńı, ale ve větš́ı, či menš́ı mı́̌re u každého mechanického
i elektromagnetického vlněńı (např. modrý a rudý posuv zářeńı hvězd).

2.5.1 Aplikace Dopplerova jevu

V lékařské diagnostice nacházej́ı dopplerovské metody široké uplatněńı.
Slouž́ı nejen k měřeńı rychlosti a pr̊utoku krve cévami a srdcem, ale využ́ıvaj́ı
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Tabulka 2.3: Zápis znamének v rovnici Dopplerova jevu.

Směr pohybu Rychlost Frekvence
pohyb pozorovatele směrem ke zdroji +u f ′ > f
pohyb pozorovatele směrem od zdroje −u f ′ < f
pohyb zdroje směrem od pozorovatele +v f ′ < f
pohyb zdroje směrem k pozorovateli −v f ′ > f

se také k diagnostice pohyb̊u srdečńı stěny (stanoveńı tepové frekvence),
srdečńıch chlopńı, cévńıch stěn, nebo k vyšetřeńı peristaltických pohyb̊u
stěn tráv́ıćı trubice.

Na měřené těleso se nechá dopadat ultrazvukové vlněńı o určité kon-
stantńı frekvenci fv. Pokud je měřené těleso v klidu, pak se frekvence od-
raženého ultrazvuku nezměńı a dopplerovský př́ıstroj vyhodnot́ı nulovou
rychlost pohybu. Při pohybu tělesa se ultrazvuk odráž́ı s pozměněnou frek-
venćı fd:

fd =
2fvv cos θ

c
(2.15)

Kde:

c : rychlost š́ı̌reńı ultrazvuku prostřed́ım
fv : frekvence vlněńı vyśılaná zdrojem
fd : frekvence odraženého vlněńı

Pohyb tělesa ve směru š́ı̌reńı ultrazvukových vln snižuje frekvenci odraženého
vlněńı; pohyb tělesa proti směru š́ı̌reńı ultrazvuku zvyšuje frekvenci odraže-
ných ultrazvukových vln. Rozd́ıl mezi kmitočtem vyśılaného a přij́ımaného
signálu (tzv. dopplerovský posuv) je ve výsledku úměrný rychlosti pohybu
měřeného tělesa v:

v =
fdc

2fv cos θ
(2.16)

Úhel θ (tzv. dopplerovský úhel) v rovnićıch 2.15 a 2.16 je úhel, který
sv́ırá směr vyśılaného ultrazvukového vlněńı s vektorem rychlosti pohybu
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(a) (b)

Obrázek 2.5: (a) Rychlost pohybu v je úměrná rozd́ılu vyśılané (fv) a detekované (fd) frek-
vence ultrazvukových vln a záviśı také na velikosti dopplerovského úhlu θ, který sv́ırá směr
vyśılaného ultrazvukového vlněńı s vektorem rychlosti pohybu měřeného tělesa. (b) Kritické
nadhodnoceńı (>20 %) naměřené rychlosti vzniká předevš́ım při dopplerovských úhlech θ
vyšš́ıch než 60◦.

měřeného tělesa (viz obrázek 2.5a). Velikost dopplerovského úhlu je zásadńı
pro přesné stanoveńı rychlosti pohybu. Kritické nadhodnoceńı (>20 %)
naměřené rychlosti pohybu (rovnice 2.16) vzniká předevš́ım při dopple-
rovských úhlech θ > 60◦ (viz obrázek 2.16b). Úhel 60◦ je proto mezinárodně
uznáván jako maximálńı úhel doporučený pro dopplerovská měřeńı.

Při měřeńı rychlosti pr̊utoku krve cévami se využ́ıvá zpětného rozptylu
ultrazvukového vlněńı od krevńıch element̊u, zejména pak od červených
krvinek, vzhledem k jejich velikosti a počtu. Přitom plat́ı, že amplituda
odražené ultrazvukové vlny je úměrná druhé mocnině celkového počtu
odražeč̊u. U ostatńıch aplikaćı se ultrazvuk odráž́ı od pohybuj́ıćı se srdečńı
stěny nebo chlopně, př́ıp. od pulsuj́ıćıch cévńıch stěn nebo stěn tráv́ıćı tru-
bice. Frekvence vyśılaného ultrazvuku se ve všech př́ıpadech obvykle voĺı
tak, aby rozd́ılový kmitočet (dopplerovský frekvenčńı posun) ležel v ob-
lasti slyšitelného zvuku, který se přenáš́ı do reproduktoru př́ıstroje. Zvu-
kový signál t́ımto během vyšetřeńı velmi napomáhá obsluhuj́ıćımu personálu
v akustickém monitorováńı, kdy výška tónu odpov́ıdá rychlosti prouděńı
(př́ıp. rychlosti pohybu stěn) a jeho intenzita je úměrná množstv́ı odražeč̊u.
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Z dopplerovského měřeńı rychlosti lze přibližně určit také objemový
pr̊utok Q krve plochou pr̊uřezu cévy S:

Q =
v̄S

cos θ
(2.17)

Plocha pr̊uřezu cévy se nejčastěji předpokládá tvaru kruhu (S = πr2). Od-
chylky od tohoto tvaru a nepřesnosti při stanoveńı rozměru cévy ovšem mo-
hou vést ke značným chybám naměřeného pr̊utoku. V rovnici 2.17 si také
všimněme, že pro výpočet objemového toku je nutné znát středńı rychlost
toku krve v celém pr̊uřezu cévy. Za optimálńıch podmı́nek by tato podmı́nka
vyžadovala ozářeńı celé pr̊uřezové plochy cévy ultrazvukem. To však neńı
vždy možné. Problém nastává např. u dospělých jedinc̊u při měřeńı pr̊utoku
krve srdcem a velkými tepnami, kdy ultrazvukový paprsek vyzařovaný son-
dou nepokryje celou plochu srdce nebo cévy. Pro velmi přesná měřeńı
je proto nutné provádět měřeńı v oblastech s relativně plochým profilem
prouděńı, kde je rychlost toku krve v každém mı́stě pr̊uřezu cévy prakticky
stejná. Tato podmı́nka je splněna předevš́ım ve velkých tepnách v bĺızkosti
srdce. V periferńıch tepnách źıskává rychlostńı profil prouděńı krve sṕı̌se
parabolický charakter a přesnost měřeńı se výrazně snižuje.

2.6 Diagnostický ultrazvuk

V r̊uzných aplikaćıch ultrazvuku v praxi se můžeme setkat s mnoha odlǐsnými
metodami měřeńı. V medićınských aplikaćıch se nejčastěji použ́ıvá metoda
pr̊uchodu a metoda odrazu:

• Metoda pr̊uchodu: Je založena na pr̊uchodu ultrazvukových vln vyšetřo-
vaným prostřed́ım, přičemž jednou sondou je ultrazvuk vyśılán a dru-
hou, která je umı́stěna souose na protilehlé straně, je přij́ımán. Metoda
je vhodná k vyšetřováńı změny útlumu ultrazvuku (např. vyšetřováńı
stavu kost́ı při tzv. kostńı denzitometrii).

• Metoda odrazu: Je dnes nejpouž́ıvaněǰśı metodou ultrazvukového měřeńı.
Ultrazvuková sonda vyśılá do vyšetřovaného prostřed́ı ultrazvukové
vlněńı, které se po odrazu od rozhrańı uvnitř prostřed́ı vraćı zpět
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do téhož elektroakustického měniče v sondě nebo do jiného měniče
umı́stěného ve stejné nebo oddělené přij́ımaćı sondě. Metoda má nepo-
stradatelný význam v lékařské diagnostice.

Ultrazvuková diagnostika využ́ıvá předevš́ım metody založené na odra-
zech ultrazvukových vln od rozhrańı r̊uzně hustých prostřed́ı, tj. od roz-
hrańı prostřed́ı s r̊uznou akustickou impedanćı (viz kapitola 2.1.2). Plat́ı, že
č́ım je rozd́ıl akustických impedanćı prostřed́ı větš́ı, t́ım větš́ı je intenzita
odraženého ultrazvuku (viz kapitola 2.1.4).

Diagnostickým ultrazvukem můžeme vyšetřovat prakticky všechny tělńı
orgány, kromě orgán̊u naplněných vzduchem (např. střeva nebo pĺıce).
Při dopadu ultrazvukových vln na rozhrańı tkáň-vzduch totiž docháźı
k velmi intenzivńımu (až totálńımu) odrazu a jen velmi malá část ener-
gie vlněńı procháźı přes rozhrańı do plynného prostřed́ı. Problém nastává
také při vyšetřeńı orgán̊u, které lež́ı v tzv. akustickém st́ınu kompaktńıch
struktur (např. kalcifikace, kosti nebo konkrementy). Také v tomto př́ıpadě
docháźı na rozhrańı pevné a měkké tkáně k velmi výraznému odrazu ultra-
zvukových vln, který snižuje pr̊uchod vlněńı do větš́ıch hloubek tkáně.

Diagnostické ultrazvuky pracuj́ı předevš́ım s ultrazvukovým vlněńım
o frekvenci od 1 do asi 20 MHz. Vyšš́ı frekvence obvykle vedou k lepš́ı
rozlǐsovaćı schopnosti př́ıstroje; na druhé straně jsou ultrazvukové vlny
s vyšš́ı frekvenćı ve tkáni v́ıce absorbovány a maj́ı menš́ı schopnost pene-
trace do hloubky tkáně. Obecně plat́ı, že sondy s nižš́ı frekvenćı jsou vhodné
k vyšetřeńı orgán̊u lež́ıćıch v hloubce, zat́ımco sondami s vysokou frekvenćı
je možné vyšetřovat pouze orgány uložené těsně pod k̊už́ı.

Problémy s rozd́ılným zeslabeńım ultrazvuku o konstantńı frekvenci
v r̊uzných hloubkách tkáně vedou k problémům, že odrazy vznikaj́ıćı
na stejných akustických rozhrańıch, ale v r̊uzných hloubkách tkáně, ne-
budou dávat stejně intenzivńı signály. Kompenzace ztráty intenzity signál̊u
př́ıcházej́ıćıch z větš́ıch hloubek se řeš́ı výpočetně př́ımo v ultrazvukových
př́ıstroj́ıch tzv. hloubkovým vyrovnáváńım: např. techniky TGC (z angl.
Time Gain Control – časová kompenzace zisku) nebo DGC (z angl. Depth
Gain Control – hloubková kompenzace zisku). Výsledkem je rovnoměrné
rozložeńı jasu v celém ultrazvukovém obraze.
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2.7 A-mód

Nejjednodušš́ı modalitou ultrazvukového obrazu je jednorozměrný A-mód
(z angl. Amplitude). Tento mód zaznamenává amplitudy (výchylky) elek-
trických signál̊u vzniklých na přij́ımaćım měniči po detekci ultrazvukových
odraz̊u na jednotlivých rozhrańıch. Polohy výchylek v obraze odpov́ıdaj́ı
mı́st̊um odrazu ultrazvuku ve tkáni; velikost amplitudy výchylek informuje
o množstv́ı odražené akustické energie (viz obrázek 2.6). S A-módem se dnes
ještě můžeme setkat např. v oftalmologii.

Obrázek 2.6: A-mód zobrazeńı: Odrazy ultrazvukových vln od akustických rozhrańı
vytvářej́ı jednorozměrný signál výchylek. Polohy výchylek v obraze odpov́ıdaj́ı mı́st̊um
odrazu ultrazvuku ve tkáni; velikost amplitudy výchylek informuje o množstv́ı odražené
akustické energie.

2.8 B-mód

B-zobrazeńı (z angl. Brightness – jas) poskytuje dvourozměrný obraz zkou-
mané oblasti v podobě světelných bod̊u (pixel̊u) na obrazovce. Jas každého
bodu odpov́ıdá intenzitě elektrických signál̊u generovaných přij́ımaćım mě-
ničem, tedy velikosti odraz̊u ultrazvukových vln. Č́ım je odraz větš́ı, t́ım je
př́ıslušný pixel obrazu světleǰśı. Pro zobrazeńı jednotlivých pixel̊u na obra-
zovce se obvykle použ́ıvá škála šedi o 256 odst́ınech. U moderńıch ultrazvu-
kových př́ıstroj̊u se lze setkat i s volitelnou barevnou škálou.

Poloha každého pixelu v obraze odpov́ıdá mı́stu odrazu ultrazvukového
paprsku v měřené oblasti. Použ́ıvaj́ı se sondy s mnoha měniči, které vytvářej́ı
v́ıce ultrazvukových paprsk̊u současně. Uspořádáńı měnič̊u v ultrazvukové
sondě určuje také geometrii výsledného obrazu. Běžně se použ́ıvaj́ı lineárńı
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sondy (pravoúhlý obraz), sektorové sondy (sektorový obraz) a konvexńı
sondy (kombinace pravoúhlého a sektorového obrazu) – viz kapitola 2.15.
Princip vzniku ultrazvukového B-obrazu je na obrázku 2.7.

Kromě běžného dynamického B-zobrazeńı se lze v medićınské praxi často
setkat také se statickým 3D zobrazeńım nebo dynamickým 3D zobrazeńım
v reálném čase (tzv. 4D zobrazeńı), které dokáže zaznamenat pohyb v zobra-
zované oblasti. Trojrozměrné zobrazeńı se realizuje poč́ıtačovou rekonstrukćı
ze série mnoha B-obraz̊u nebo pomoćı tzv. 3D ultrazvukových sond, které
jsou vhodné také pro zobrazeńı časového vývoje trojrozměrného obrazu.

Obrázek 2.7: B-mód zobrazeńı: Odrazy ultrazvukových vln od akustických rozhrańı
vytvářej́ı dvourozměrný obraz složený z jednotlivých světelných bod̊u. Jas každého bodu
odpov́ıdá velikosti odraz̊u ultrazvukových vln; poloha každého pixelu v obraze odpov́ıdá
mı́stu odrazu ultrazvukového paprsku v měřené oblasti.

2.8.1 Echogenita tkáńı

Amplituda detekované ultrazvukové vlny reprezentuje mı́ru odrazu ultra-
zvuku v objemovém elementu (voxelu) tkáně a určuje stupeň jasu obra-
zového bodu (pixelu). Podle velikosti odrazu a výsledného jasu stanovujeme
tzv. echogenitu (odrazivost) jednotlivých struktur. Rozlǐsujeme:

• Hyperechogenńı struktury : Vykazuj́ı silné odrazy ultrazvuku a jsou zob-
razeny jasnými/b́ılými pixely. Např. kosti, kalcifikace, konkrementy, aj.

• Hypoechogenńı struktury : Vykazuj́ı slabé odrazy ultrazvuku a jsou zob-
razeny tmavými/šedými pixely. Např. měkké tkáně, některá patolo-
gická ložiska, aj.
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• Anechogenńı struktury : Jsou zobrazeny bez jasu/černými pixely. Např.
homogenńı struktury, tekutiny, aj.

• Izoechogenńı struktury : Jsou r̊uzné struktury, které maj́ı stejnou echo-
genitu (jas) jako jejich okoĺı.

Echogenitu tkáně lze zvýšit pomoćı kontrastńıch látek. Typicky se jedná
o mikrobubliny plynu (např. vzduch, těkavé uhlovod́ıky), které se vpravuj́ı
do těla. Mikrobubliny mohou být volné nebo tzv. enkapsulové, uzavřené
ve vhodném obalu nejčastěji z biopolymeru. Pro zvýšeńı kontrastu tkáně se
kontrastńı látky vážou na vhodný ligand, který vytvář́ı specifickou vazbu
s určitou tkáńı.

2.9 C-mód

Kromě dvourozměrného B-módu existuje ještě speciálńı C-zobrazeńı, kterým
lze zaznamenat plošný řez vyšetřovanou oblast́ı v určité hloubce. K vy-
tvořeńı C-obrazu jsou potřeba ultrazvukové sondy tvořené dvourozměrným
polem měnič̊u. Nejčastěji se C-obraz sńımá jako plošný řez zkoumaným
prostřed́ım, který je rovnoběžný s rovninou pole měnič̊u (viz obrázek 2.8).
Poč́ıtačovou rekonstrukćı lze navrstveńım C-sńımk̊u z r̊uzných hloubek
na sebe sestavit trojrozměrný 3D model zkoumané oblasti. C-mód nalézá
uplatněńı hlavně v technických aplikaćıch. V medićıně se téměř nepouž́ıvá.

Obrázek 2.8: C-mód zobrazeńı: Výsledkem je plošný řez vyšetřovanou oblast́ı v určité
hloubce. Nejčastěji se C-obraz sńımá jako plošný řez zkoumaným prostřed́ım, který je
rovnoběžný s rovninou dvourozměrného pole měnič̊u sondy.
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2.10 Dopplerovské zobrazeńı (D-mód)

Dopplerovské zobrazeńı (D-mód) se využ́ıvá k měřeńı rychlosti pohybu po-
hyblivých struktur. Nejjednodušš́ı dopplerovské př́ıstroje (tzv. spektrálńı)
zaznamenávaj́ı rychlost pouze jednorozměrným zp̊usobem, podél jediného
ultrazvukového svazku, a rozlǐsuj́ı se na dva typy: impulzńı nebo kontinuálńı
dopplery. Výsledkem obou metod je spektrálńı křivka rychlosti. Složitěǰśı
dopplerovské systémy (tzv. barevné) umožňuj́ı zaznamenat rychlost a směr
pohybu ve dvou rozměrech (v tzv. barevném okně). Dopplerovské signály
jsou źıskávány podél mnoha ultrazvukových paprsk̊u podobně jako u dvou-
rozměrného B-zobrazeńı. Posledńı skupinu dopplerovských systému tvoř́ı
tzv. power dopplery (energetické dopplery), které nezaznamenávaj́ı směr,
ale velikost (energii) toku.

2.10.1 Impulzńı dopplerovské systémy

Impulzńı (Pulsed Wave – PW) dopplerovské systémy pracuj́ı s ultrazvu-
kovým signálem v podobě impulz̊u. K vyśıláńı i př́ıjmu signálu slouž́ı pouze
jeden piezoelektrický měnič. Četnost ultrazvukových impulz̊u (doba mezi
dvěma po sobě jdoućımi impulzy) je dána tzv. opakovaćı (vzorkovaćı) frek-
venćı, která je omezena pouze dobou potřebnou k tomu, aby vyslaný impulz
dosáhl měřeného mı́sta (tzv. vzorkovaćı objem) a po odrazu se vrátil zpět
k měniči. Časová prodleva mezi vysláńım impulzu a jeho zachyceńım po od-
razu určuje hloubku, ve které je možné rychlost pohybu měřit (viz obr. 2.9).
Velikost vzorkovaćıho objemu je určena délkou vyśılaného impulzu.

Impulzńı dopplery se v medićıně využ́ıvaj́ı předevš́ım k měřeńı rych-
losti a odlǐseńı charakteru krevńıho toku (laminárńı nebo turbulentńı).
Na spektrálńı křivce se laminárńı prouděńı projevuje uspořádaným cha-
rakterem spektra, zat́ımco turbulentńı prouděńı se ve spektru vyznačuje
naprostou vektorovou i energetickou nejednotnost́ı (chaotické uspořádáńı
spektra). Akustickou kontrolou je laminárńı prouděńı indikováno melo-
dickým zvukem o r̊uzné frekvenci, zat́ımco turbulentńı prouděńı se projevuje

”
hrčivým“ nebo

”
harašivým“ tónem. Při vyšetřováńı rychlosti krevńıho toku

v cévách je žádoućı, aby velikost vzorkovaćıho objemu pokryla celý pr̊uměr
vyšetřované cévy.
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Nevýhodou impulzńıch dopplerovských systémů je existence maximálńı
měřitelné rychlosti pohybu, která je dána dopplerovským frekvenčńım po-
suvem, a která souviśı s opakovaćı frekvenćı vyśıláńı impulz̊u. Maximálńı
měřitelný frekvenčńı posuv, a tedy i maximálńı měřitelná rychlost pohybu,
odpov́ıdá tzv. Nyquistovu limitu (viz kapitola 1.5). Při překročeńı Nyquis-
tova limitu se v obraze začne projevovat aliasing artefakt – rychlosti vyšš́ı
než maximálńı měřitelná rychlost se objev́ı v opačné části grafu a jsou
chybně vyhodnoceny jako tok s opačným směrem prouděńı. Plat́ı, že č́ım
vyšš́ı opakovaćı frekvenci impulz̊u zvoĺıme, t́ım vyšš́ı frekvenci odražených
ultrazvukových vln můžeme detekovat, a t́ım vyšš́ı rychlosti pohybu můžeme
v daném vzorkovaćım objemu měřit. Na druhou stranu se zvýšeńım opako-
vaćı frekvence omeźı hloubka, do které je možné zaměřit vzorkovaćı objem.
Při rychlostech toku vyšš́ıch než 4 m/s se již aliasing artefaktu zbavit ob-
vykle nelze.

Obrázek 2.9: Kontinuálńı (CW) a impulzńı (PW) dopplerovské systémy.

2.10.2 Kontinuálńı dopplerovské systémy

Kontinuálńı (Continuous Wave – CW) dopplerovské systémy pracuj́ı s kon-
tinuálńım ultrazvukovým signálem. Signál je neustále jedńım měničem
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vyśılán a druhým měničem detekován. Oba měniče bývaj́ı v̊uči sobě skloněny
ve velmi tupém úhlu, aby se vyśılaný i přij́ımaný ultrazvukový svazek
překrývaly v tzv. citlivé oblasti, ve které lze rychlost pohybu měřit.

Dle konstrukce se CW dopplerovské př́ıstroje rozlǐsuj́ı na směrové nebo
nesměrové. Nesměrové systémy poskytuj́ı informaci pouze o pr̊uměrné pr̊u-
tokové rychlosti, bez možnosti směrového rozlǐseńı, u směrových systémů
je možné zaznamenat jak dopředné (pohyb směrem k sondě), tak i zpětné
(pohyb směrem od sondy) toky krve.

Protože je ultrazvuk vyśılán u CW systémů kontinuálně, neuplatňuje
se zde opakovaćı frekvence a neexistence Nyquistova limitu neomezuje ma-
ximálńı měřitelnou rychlost pohybu. Kontinuálńı systémy tedy umožňuj́ı
měřit libovolně vysoké rychlosti. Kontinuálńı signál na druhou stranu ne-
umožňuje odlǐsit odrazy signálu z r̊uzných hloubek. Kontinuálńı systémy
nejsou schopny detekovat signály ze zvoleného vzorkovaćıho objemu, jako
tomu je u impulzńıch systémů, ale zaznamenávaj́ı odražené signály v celé
délce ultrazvukového svazku. Výsledný naměřený signál tak může obsahovat
informace o rychlosti z v́ıce cév současně (viz obrázek 2.9). Tyto systémy
jsou proto vhodné předevš́ım k detekci rychlosti krevńıho toku v cévách
uložených v malé hloubce pod k̊už́ı.

2.10.3 Barevné dopplerovské systémy

Barevné dopplerovské systémy měř́ı rychlost pohybu pomoćı několika ul-
trazvukových paprsk̊u s velkým počtem měř́ıćıch vzorkovaćıch objemů.
Výsledkem měřeńı je dvourozměrný B-obraz, přes který je superponován
barevný dopplerovyský signál rychlosti. Rychlost pohybu je vyhodnocována
pouze v definovaném výřezu B-obrazu (tzv. barevné okno). Měřeńı lze
provést např. tak, že liché ultrazvukové paprsky tvoř́ı B-obraz a sudé pa-
prsky měř́ı rychlost ve zvoleném barevném okně (viz obrázek 2.10).

Informace o rychlosti se pro každý pixel v okně kóduje barvou, která
nese informaci o směru (např. červená pro pohyb k sondě, modrá pro po-
hyb od sondy) i o velikosti rychlosti (sytost barvy). Nevýhodou barevného
dopplera je ńızká citlivost pro malé rychlosti a malé toky, velká výpočetńı
náročnost a dlouhá doba nutná ke vzniku barevného obrazu. Nevýhodou je
rovněž to, že tyto systémy vyhodnocuj́ı pouze středńı rychlosti toku.
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Obrázek 2.10: Barevný doppler: Rychlost pohybu je měřena pomoćı několika ultrazvu-
kových paprsk̊u s velkým počtem měř́ıćıch vzorkovaćıch objemů. Výsledkem je dvou-
rozměrný ultrazvukový B-obraz, přes který je superponován barevný dopplerovyský signál
rychlosti. Rychlost pohybu je vyhodnocována pouze v definovaném barevném okně. Některé
ultrazvukové paprsky tvoř́ı B-obraz, jiné vyhodnocuj́ı rychlost pohybu.

2.10.4 Energetické dopplerovské systémy

Zobrazeńı pomoćı power dopplerovských systémů poskytuje informaci o ener-
gii toku, která je úměrná druhé mocnině rychlosti toku a poč́ıtá se jako
integrál křivky (plocha pod křivkou). Výsledkem měřeńı neńı informace
o směru prouděńı, ale pouze o velikosti toku. Výsledek se zobrazuje ve zvo-
leném barevném okně podobně jako u barevného dopplera. Velikost toku
(větš́ı nebo menš́ı tok) je obvykle kódována odst́ıny oranžové barvy.

Výhodou energetického dopplera je jeho velmi vysoká citlivost měřeńı
energie a téměř úplná nezávislost měřeńı na úhlu mezi osou cévy a směrem
ultrazvukových paprsk̊u. I při kolmé aplikaci ultrazvuku lze totiž ve vyše-
třovaćı sondě vždy nalézt nějaké měniče, které sv́ıraj́ı se směrem toku krve
trochu jiný úhel než 90◦. V cévě je tedy vždy možné naměřit jisté nenulové
rychlosti toku, které po umocněńı a integraci poskytuj́ı dostatečně velký
signál velikosti (energie) toku. Metoda je tedy schopna zobrazit i velmi po-
malé pr̊utoky a s výhodou se uplatňuje při měřeńı velikosti perfuze (prokr-
veńı) vyšetřované tkáně nebo při hodnoceńı toku krve ve tkáńıch se složitými
úhlovými poměry.
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2.10.5 Tkáňový doppler

K zobrazeńı pohybu tkáńı lze využ́ıt techniku tkáňového dopplera (Dopp-
ler Tissue Imaging – DTI). Metoda je obdobou barevného dopplerovského
systému, ale je uzp̊usobena pro detekci malých rychlost́ı pohybu tkáně
ve srovnáńı s mnohem vyšš́ımi rychlostmi toku krve. Z obrazu rychlosti po-
hybu lze usuzovat na velikost a rychlost deformace tkáně. Metoda může být
kombinována s M-zobrazeńım a poskytuje tak nejen informaci o rychlosti
pohybu tkáně, ale také rychlostńı profil pohybu tkáně ve směru zvoleného ul-
trazvukového paprsku. Technika DTI se v praxi př́ılǐs neuplatňuje, ale lze se
sńı setkat v kardiologických aplikaćıch nebo při studiu pohybu cév. Metoda
má stejné nevýhody jako impulzńı dopplerovské systémy. Zejména ome-
zeńı souvisej́ıćı s opakovaćı frekvenćı impulz̊u (Nyquist̊uv limit) a značná
závislost naměřených výsledk̊u rychlosti pohybu na dopplerovském úhlu.

2.11 M-mód

M-mód (z angl. Motion – pohyb), př́ıp. TM-mód (z angl. Time Motion), je
jednorozměrné dynamické zobrazeńı zkoumané oblasti v čase. Princip zob-
razeńı je podobný jako v př́ıpadě A-zobrazeńı (viz kapitola 2.7) – výsledný
signál je źıskán podél jediného ultrazvukového paprsku, ale křivka výchylek
se neustále překresluje v čase se zvolenou frekvenćı. Nejmoderněǰśı systémy
dokáž́ı pracovat i s frekvencemi okolo 5000 Hz. Takto je možné zaznamenat
časové pr̊uběhy i velmi rychlých pohyb̊u ve vyšetřované oblasti, jako je např.
pohyb srdečńıch chlopńı. M-mód se uplatňuje zejména v echokardiografii.

2.12 Hybridńı systémy

Hybridńı systémy (duplexńı a triplexńı metody zobrazeńı) jsou metody,
které poskytuj́ı obraz složený z v́ıce zobrazovaćıch modalit současně. Jako
duplexńı metody jsou nejčastěji označovány metody dvourozměrného dy-
namického B-zobrazeńı v kombinaci s pulzńım dopplerem. Dvourozměrné
dynamické zobrazeńı poskytuje informace o morfologii vyšetřované oblasti,
pulzńı doppler umožňuje měřit rychlostńı spektrum toku ve zvolené cévě.



KAPITOLA 2. ULTRAZVUKOVÁ DIAGNOSTIKA 48

Oblast pro výpočet rychlosti se vyznačuje v B-obrazu pomoćı tzv. dopp-
lerovského kurzoru (vzorkovaćı objem), jehož velikost i polohu lze měnit.
Triplexńı metody v sobě kombinuj́ı tři modality: dynamické B-zobrazeńı,
spektrálńı doppler a barevný doppler.

2.13 Harmonické zobrazeńı

Harmonické zobrazeńı (Tissue Harmonic Imaging – THI) umožňuje potlačit
slabé artefaktńı signály, které vznikaj́ı při pr̊uchodu ultrazvukového vlněńı
předevš́ım v tukové tkáni (tzv. efekt tukové tkáně) nebo v oblastech
vyplněných tekutinou (např. srdce, cysty). Silným zdrojem artefaktńıch
signál̊u jsou také echokontrastńı látky.

Ultrazvukové vlněńı o frekvenci f0, vyśılané sondou, se při š́ı̌reńı tkáněmi
vlivem akustickému odporu tkáńı částečně transformuje na vlny o vyšš́ıch
harmonických frekvenćıch: 2f0, 3f0, . . . Transformace je výrazněǰśı pro ul-
trazvukové vlny s velkou amplitudou, pro signály s ńızkou amplitudou je
transformace podstatně slabš́ı. Na tkáňových rozhrańıch potom docháźı
nejen k odrazu základńı frekvence ultrazvukové vlny (f0), ale také k odrazu
vyšš́ıch harmonických frekvenćı. Harmonické zobrazeńı pracuje tak, že jsou
ultrazvukovou sondou detekovány pouze odrazy ultrazvukových vln obsa-
huj́ıćı druhé harmonické frekvence (2f0) a potlačeny odrazy, které druhé har-
monické frekvence neobsahuj́ı. Výsledkem je jasněǰśı a čistěǰśı obraz s vyšš́ım
prostorovým rozlǐseńım, který umožňuje přesněǰśı diagnostiku.

Pro harmonické zobrazeńı je nutné použ́ıt měniče s širokým frekvenčńım
rozsahem, které umožňuj́ı vyśılat ultrazvuk o základńı frekvenci f0 a přij́ımat
odrazy s dvojnásobnou frekvenćı 2f0. Výběr vhodného rozsahu frekvenćı
pro vyśıláńı i detekci vln zajǐst’uj́ı vhodné pásmové filtry.

2.14 Compound imaging

Je technika, která vytvář́ı ultrazvukový obraz jako superpozici několika ob-
raz̊u tkáně nasńımaných z r̊uzných úhl̊u. Technika je užitečná zajména u ob-
jekt̊u se zakřivenými hranicemi, protože pouze ultrazvukové vlny, které do-
padaj́ı kolmo na rozhrańı se odrážej́ı zpět k měniči a poskytuj́ı měřitelný
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(a) (b)

Obrázek 2.11: (a) Harmonické zobrazeńı: (b) Compound Imaging:.

signál. Compound imaging lze využ́ıt u lineárńıch i zakřivených měnič̊u.
Vychylováńı ultrazvukových paprsk̊u do r̊uzných směr̊u se provád́ı elektro-
nicky. Metoda zvyšuje kvalitu a rozlǐseńı obrazu a redukuje akustický šum
a výskyt některých obrazových artefakt̊u. Nevýhodou metody je částečná
ztráta časového rozlǐseńı a t́ım zhoršená možnost detekce pohybu, protože
výsledný sńımek je poč́ıtán z několika sńımk̊u poř́ızených za sebou.

2.15 Vyšetřovaćı sondy

Sondy slouž́ı pro vyśıláńı a př́ıjem ultrazvukových vln. Podle druhu pou-
žitého elektroakustického měniče se rozlǐsuj́ı sondy piezoelektrické a mag-
netostrikčńı. Důležité je, aby měnič vyzařoval ultrazvuk pouze v jednom
směru, což je zajǐstěno mechanickým a elektrickým zatlumeńım druhé
strany měniče. Sondy mohou být tvořeny jediným měničem nebo v́ıce ele-
menty, které jsou uspořádány do skupin (tzv. apertura). Takové skupiny
měnič̊u jsou ve stejném okamžiku buzeny elektrickými pulzy a vytvářej́ı
požadované ultrazvukové pole. Stejné skupiny měnič̊u následně přij́ımaj́ı
odražené ultrazvukové vlny (echa). Podle geometrického tvaru ultrazvu-
kového pole a obrazu, který poskytuj́ı, rozlǐsujeme sondy lineárńı, sekto-
rové, konvexńı a speciálńı. Obecné schéma konstrukce ultrazvukové sondy
je na obrázku 2.12.
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Elektroakustické měniče v ultrazvukových sondách pracuj́ı stř́ıdavě jako
vyśılač a přij́ımač ultrazvuku. Takové měniče pak asi 99,5 % provozńı doby
přij́ımaj́ı odrazy ultrazvuku a v pouhých 0,5 % doby ultrazvuk vyśılaj́ı.
V homogenńım prostřed́ı plat́ı, že ze součinu rychlosti š́ı̌reńı ultrazvuku
a časového rozd́ılu mezi vysláńım impulzu a záznamem echa lze vypoč́ıtat
dráhu, kterou ultrazvukový impulz v prostřed́ı urazil. Polovina této dráhy
(vlna muśı urazit cestu tam i zpět) potom určuje přesnou vzdálenost mezi
ultrazvukovou sondou a strukturou, od které se signál odrazil.

Před použit́ım je nutné na sondu nebo na povrch vyšetřovaného mı́sta
nanést vrstvu speciálńıho gelu, který umožňuje přenos ultrazvukových vln
a nav́ıc usnadňuje pohyb sondy po povrchu objektu. Kdyby byl v prostoru
mezi sondou a povrchem objektu pouze vzduch, vytvořil by bariéru, od
které se ultrazvuk odráž́ı zpět a neš́ı̌ŕı se dále do objektu. Ultrazvukový gel
muśı splňovat př́ısné požadavky: nesmı́ dráždit pokožku, nesmı́ poškozovat
laminaci sond a nesmı́ obsahovat mikrobubliny nebo jiné nehomogenity.
V akutńım př́ıpadě lze mı́sto gelu použ́ıt i vodu. Jej́ı nevýhodou je však
rychlý výpar z povrchu pokožky p̊usobeńım tělesného tepla.

Obrázek 2.12: Konstrukce ultrazvukové sondy.

2.15.1 Fokusace

Každá ultrazvuková sonda je charakterizována ohniskovou délkou, což je
parametr analogický s ohniskovou vzdálenost́ı v optice. Fokusaćı se ro-
zumı́ zaměřeńı ultrazvukové vlny do ćılového mı́sta (ohniska, fokusačńı
zóny), ve kterém je dosaženo maximálńıho rozlǐseńı. Ultrazvukovou vlnu



KAPITOLA 2. ULTRAZVUKOVÁ DIAGNOSTIKA 51

(a) (b)

Obrázek 2.13: (a) Rozlǐsovaćı schopnost ultrazvukové sondy: (1) laterálńı rozlǐseńı,
(2) axiálńı rozlǐseńı, (3) elevačńı rozlǐseńı. (b) Fokusace ultrazvukového svazku. Ultra-
zvukové vlny s vyšš́ı frekvenćı lze fokusovat mnohem lépe než vlny s frekvenćı nižš́ı.

je možné zaměřit bud’ př́ımo zakřivenými piezoelektrickými měniči vy-
broušenými s požadovanou křivost́ı (tzv. interńı fokusace), nebo pomoćı
předsazených akustických čoček a zakřivených zrcadel, nebo elektronickou
fokusaćı u tzv. kompozitńıch sond s elektronicky měnitelnou ohniskovou
vzdálenost́ı. Elektronika ř́ıd́ı vyzařováńı jednotlivých piezoelement̊u sondy
do tvaru konkávńıho paprsku. Realizovat to lze např. pomoćı časového
zpožděńı buzeńı některých element̊u. Časovým ř́ızeńım buzeńı je možné
měnit polohu ohniska nejen do hloubky, ale také do stran. To umožňuje na-
stavit ohnisko, a tedy mı́sto maximálńıho rozlǐseńı, do požadované oblasti
diagnostického zájmu, aniž by bylo nutné pohybovat sondou. U moderńıch
systémů lze dokonce nastavit v́ıce vyśılaćıch ohnisek současně. Zvláštńım
typem fokusace je tzv. dynamická fokusace, která kontroluje zaměřeńı oh-
niska stále do stejné hloubky tkáně. Ultrazvukové sondy s jediným měničem
maj́ı ohnisko fixované, bez možnosti změny jeho polohy pro vyśıláńı, ani
pro přijem ultrazvuku. Špatná fokusace se v praxi projevuje neostrost́ı
ćılových struktur v obraze. Při měřeńı ultrazvukem je tedy nutné dbát
na správný výběr ultrazvukové sondy s požadovanou ohniskovou délkou
a t́ım i fokusaćı.



KAPITOLA 2. ULTRAZVUKOVÁ DIAGNOSTIKA 52

2.15.2 Rozlǐsovaćı schopnost

Ultrazvukové sondy použité k poř́ızeńı obrazu maj́ı také rozhoduj́ıćı vliv
na dosaženou rozlǐsovaćı schopnost. Rozlǐsovaćı schopnost́ı rozumı́me nej-
menš́ı možnou vzdálenost mezi dvěma strukturami, které jsou ve výsledném
obraze zobrazeny jako dva odlǐsitelné objekty. Obecně se můžeme setkat se
třemi typy rozlǐseńı: axiálńım, laterálńım a elevačńım (viz obrázek 2.13a).

• Axiálńı (hloubkové) rozlǐseńı: Určuje se ve směru š́ı̌reńı ultrazvukového
vlněńı a je určeno délkou ultrazvukového pulzu (souviśı s vlnovou
délkou a frekvenćı ultrazvuku). Vyšš́ı frekvence s kratš́ı pulzy poskytuj́ı
mnohem lepš́ı axiálńı rozlǐseńı než ultrazvuk o ńızké frekvenci.

• Laterálńı (stranové) rozlǐseńı: Určuje se v rovině kolmé na směr š́ı̌reńı
ultrazvuku a je dáno š́ı̌rkou ultrazvukového svazku (souviśı s vlnovou
délkou a frekvenćı ultrazvuku). Vyšš́ı frekvence ultrazvuku poskytuje
užš́ı svazek a tedy lepš́ı laterálńı rozlǐseńı obrazu. Dva body, které lež́ı
laterálně vedle sebe ve stejném ultrazvukovém svazku rozlǐsit nelze.

• Elevačńı rozlǐseńı: Popisuje schopnost rozlǐsit dvě zobrazované tomo-
roviny. Určuje tloušt’ku zobrazované vrstvy a je dáno hlavně frekvenćı
a geometríı ultrazvukového svazku.

Hlavńı vliv na výsledné rozlǐseńı obrazu má frekvence ultrazvuku. Vyšš́ı
frekvence ultrazvukového vlněńı poskytuje lepš́ı axiálńı, laterálńı i elevačńı
rozlǐsovaćı schopnost, ale na druhou stranu se s vyšš́ı frekvenćı zvyšuje útlum
ultrazvuku a vlněńı h̊uře proniká do hloubky tkáně. Při ultrazvukovém zob-
razeńı tedy vždy voĺıme kompromis mezi maximálńı dosažitelnou prosto-
rovou rozlǐsovaćı schopnost́ı a možnost́ı zobrazit hlouběji uložené orgány.
Pro vyšetřeńı podpovrchových struktur je vhodné použ́ıt vyšš́ı frekvence
ultrazvuku (>7 MHz; typicky 10-15 MHz), protože penetrace těchto frek-
venćı do hloubky tkáně je pouze asi 2-3 cm pod povrch k̊uže. Pro zobrazeńı
hlouběji uložených struktur je naopak nutné volit nižš́ı frekvence (<7 MHz).
Poznamenejme, že dnešńı moderńı ultrazvukové sondy jsou obvykle multi-
frekvenčńı, tzn. že u nich lze zvolit vyśılaćı frekvenci ultrazvukových vln
v určitém rozsahu.
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2.15.3 Lineárńı sondy

Lineárńı sondy vytvářej́ı pravoúhlý obraz. Sondy bývaj́ı tvořeny větš́ım
počtem malých, lineárně v řadě uspořádaných měnič̊u, které jsou elek-
trickými signály buzeny současně (tzv. linear array). Ultrazvukové paprsky
se z jednotlivých měnič̊u š́ı̌ŕı navzájem paralelně a vytvářej́ı tak ultrazvu-
kové pole tvaru pravoúhelńıku (viz obrázek 2.14). Počet krystalických ele-
ment̊u se nejčastěji pohybuje mezi 60 a 196. Frekvenčńı pásmo lineárńıch
sond lež́ı většinou v oblasti od 5 do 15 MHz.

Obrázek 2.14: (A) Lineárńı sonda, (B) Sektorová sonda, (C) Konvexńı sonda.

2.15.4 Sektorové sondy

Sektorového zobrazeńı (obraz tvaru věj́ı̌re) lze dosáhnout sektorovými son-
dami, a to bud’ mechanicky nebo elektronicky (viz obrázek 2.14). Mecha-
nické sektorové sondy se použ́ıvaly v minulosti a dnes se již nepouž́ıvaj́ı.
Obsahovaly jediný měnič, který konal kývavý pohyb, nebo byly tvořeny
několika rotuj́ıćımi měniči. U elektronických sektorových sond, které jsou
tvořeny v́ıce elementárńımi měniči, se dosahuje sektorového zobrazeńı je-
jich postupným elektrickým buzeńım (tzv. phased array). Časovým ř́ızeńım
buzeńı jednotlivých element̊u lze vytvořit ultrazvukové pole o určitém úhlu,
který může přesahovat i 90◦ (nejčastěji je to však mezi 80◦ a 90◦). Fázově
ř́ızené sondy maj́ı většinou mezi 64 a 128 elementy a typicky frekvenčńı
pásmo 2 až 7 MHz.
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Velkou výhodou sektorových sond je možnost sńımáńı z velmi malé plo-
chy (tzv. vstupńı akustické okno), což je d̊uležité např. při vyšetřeńı srdce
nebo jater z mezižeberńıch prostor.

Mezi sektorové sondy se řad́ı také sondy s uspořádáńım měnič̊u v po-
době několika soustředných prstenc̊u (tzv. annular array), které produkuj́ı
symetrický paprsek ultrazvuku s lepš́ı fokusaćı v celém pr̊uřezu paprsku.
Výsledkem je vyšš́ı kvalita a rozlǐsovaćı schopnost ultrazvukového obrazu.

2.15.5 Konvexńı sondy

Zvláštńı skupinou jsou konvexńı sondy, které kombinuj́ı pravoúhlé i sek-
torové zobrazeńı. Uspořádáńı elementárńıch měnič̊u v konvexńı sondě od-
pov́ıdá uspořádáńı měnič̊u v lineárńı sondě, konvexńı tvar plochy s měniči
však poskytuje obraz ve tvaru výseče mezikruž́ı, což odpov́ıdá v́ıce věj́ı̌ro-
vému záběru sektorových sond (viz obrázek 2.14). Počet element̊u u kon-
vexńıch sond typicky přesahuje 96 krystal̊u. Frekvenčńı pásmo lež́ı mezi 2,5
a 9 MHz a ultrazvukové pole těchto sond má většinou úhel mezi 60◦ a 90◦.

2.15.6 Speciálńı sondy

Posledńı skupiny ultrazvukových sond tvoř́ı sondy speciálńı, které se pou-
ž́ıvaj́ı při zvláštńıch vyšetřeńıch. Jedná se zejména o sondy endoskopické,
které se pomoćı endoskop̊u zaváděj́ı do těla pacienta; transrektálńı; transva-
ginálńı; transesofageálńı; intravaskulárńı nebo o trojrozměrné sondy, vhodné
pro statické objemové (3D), př́ıp. dynamické trojrozměrné (4D) zobrazeńı.

2.16 Konstrukce ultrazvukových př́ıstroj̊u

Ultrazvukové př́ıstroje použ́ıvané v lékařstv́ı jsou velmi složitá zař́ızeńı,
která slouž́ı k vytvářeńı tomografických obraz̊u (řez̊u) vyšetřované tkáně
na základě r̊uzné odrazivosti jednotlivých tkáňových struktur. Př́ıstroje
se skládaj́ı z těchto hlavńıch část́ı:

• Generátory elektrických impulz̊u: Přeměňuj́ı elektrickou energii ze śıtě
(50 Hz) na energii elektrických impulz̊u, které slouž́ı k buzeńı piezo-
elektrických (>100 kHz) nebo magnetostrikčńıch (cca 20 až 100 kHz)
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měnič̊u. Součást́ı generátor̊u je laditelný RLC obvod (oscilátor) na-
pojený na elektroakustický měnič. Frekvence kmit̊u oscilátoru, a tedy
i měniče, se upravuje změnou indukčnosti (L) ćıvky nebo kapacity (C)
kondenzátoru. Generátory pro tvorbu ultrazvukových pulz̊u jsou do-
plněny o sṕınač (např. dioda), po jehož sepnut́ı se elektrická ener-
gie nahromaděná v kondenzátoru uvolńı přes elektroakustický měnič
za vzniku krátkého elektrického pulzu pro vybuzeńı měniče.

• Hardware a software pro zpracováńı signálu: Slouž́ı ke zpracováńı de-
tekovaných odraz̊u. Patř́ı sem zesilovače, filtry pro odstraněńı šumu,
rušivých signál̊u a artefakt̊u a zař́ızeńı pro zobrazeńı, zpracováńı a záz-
nam signál̊u. Důležité jsou také systémy pro okamžité

”
zmrazeńı“ (free-

ze) obrazu, dynamickou fokusaci sondy a algoritmy, které umožňuj́ı
manipulaci s obrazem, výpočty, měřeńı, apod.

• Zobrazovaćı jednotky : Obrazovka nebo displej př́ıstroje zobrazuje vý-
sledné sńımky, umožňuje zpracováńı, výpočty a ovládáńı př́ıstroje.
Zobrazovaćı jednotka muśı zobrazovat všechny d̊uležité parametry
poř́ızeného obrazu.

• Záznamové jednotky : Umožňuj́ı zhotoveńı trvalých záznamů vyšetřeńı.
Patř́ı se tiskárny nebo pamět’ová média (harddisky, vypalovačka, flash-
disk), na která lze záznam vyšetřeńı uložit.
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Obrázek 2.15: Typická dopplerovská křivka zevńı krčńı tepny. Tvar křivky je charakteris-
tický prudkým vzestupem rychlosti toku krve během systoly, rychlým poklesem rychlosti
toku k p̊uvodńım hodnotám a pomalým tokem v diastole.
Zdroj: Dr Bruno Di Muzio, http://www.radiopaedia.org/.

Obrázek 2.16: Totálńı uzávěr (šipka) pravé vnitřńı krčńı tepny na barevném Doppleru.
Zdroj: Dr Saeed Soltany Hosn, http://www.radiopaedia.org/.

http://www.radiopaedia.org/
http://www.radiopaedia.org/
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Obrázek 2.17: Aneurysma brachiálńı tepny na barevném Doppleru.
Zdroj: Dr Bruno Di Muzio, http://www.radiopaedia.org/.

Obrázek 2.18: Dva žlučové kameny uvnitř žlučńıku. Žlučové kameny vytvářej́ı charakteris-
tické akustické st́ıny, kterými se odlǐsuj́ı např. od žlučńıkových polyp̊u.
Zdroj: Dr Andrew Dixon, http://www.radiopaedia.org/.

http://www.radiopaedia.org/
http://www.radiopaedia.org/
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Obrázek 2.19: Syndrom karpálńıho tunelu v panoramatickém obraze – útlak n. medianus
(šipky). Zdroj: Dr Maulik S Patel, http://www.radiopaedia.org/.

Obrázek 2.20: Ultrasonogramy oka: vlevo odchĺıpeńı śıtnice, vpravo drobné kalcifikace.
Zdroj: Dr Maulik S Patel, http://www.radiopaedia.org/.

http://www.radiopaedia.org/
http://www.radiopaedia.org/
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Obrázek 2.21: Ruptura močového měchyře (UB) po poraněńı břicha.
Zdroj: Dr Maulik S Patel, http://www.radiopaedia.org/.

Obrázek 2.22: Polycystická ledvina. V parenchymu ledviny lze nalézt množstv́ı nepravi-
delných cystických struktur. St́ınované oblasti mohou představovat hustou fibrózńı tkáň
nebo kalcifikace. Zdroj: Dr Frank Gaillard, http://www.radiopaedia.org/.

http://www.radiopaedia.org/
http://www.radiopaedia.org/
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Obrázek 2.23: Karcinom žaludku se ztluštěńım žaludečńı stěny.
Zdroj: Dr Maulik S Patel, http://www.radiopaedia.org/.

Obrázek 2.24: Absces v pravém jaterńım laloku.
Zdroj: Dr Maulik S Patel, http://www.radiopaedia.org/.

http://www.radiopaedia.org/
http://www.radiopaedia.org/
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Obrázek 2.25: Papilárńı karcinom št́ıtné žlázy.
Zdroj: Dr Garth Kruger, http://www.radiopaedia.org/.

Obrázek 2.26: Fraktura žebra s hematomem.
Zdroj: Dr Maulik S Patel, http://www.radiopaedia.org/.

http://www.radiopaedia.org/
http://www.radiopaedia.org/


Kapitola 3

Magnetická rezonance

Magnetická rezonance (MRI – z angl. Magnetic Resonance Imaging) je ne-
invazivńı zobrazovaćı metoda, která poskytuje informace o vnitřńı stavbě
lidského těla a o fyziologii a funkci jednotlivých orgán̊u. Metoda je založena
na fyzikálńım jevu nukleárńı magnetické rezonance (NMR – z angl. Nuclear
Magnetic Resonance) v živých systémech, který využ́ıvá chováńı některých
atomových jader umı́stěných v silném magnetickém poli při interakci s vy-
sokofrekvenčńım elektromagnetickým polem. Výsledkem interakce je elek-
tromagnetický signál v oblasti spektra rádiových vln, ze kterého je rekon-
struován výsledný obraz.

Podstatou lékařského zobrazováńı je skutečnost, že r̊uzné biologické
tkáně maj́ı r̊uzné NMR vlastnosti. Pro medićınské zobrazováńı jsou nej-
vhodněǰśı jádra vod́ıku (1H): lze je snadno detekovat a nav́ıc jsou hojně za-
stoupena v molekulách vody, která tvoř́ı v́ıce než 60 % hmotnosti lidského
těla. Kromě jader vod́ıku je možné v lékařstv́ı zobrazovat také jádra uhĺıku
(C-13), fluoru (F-19), sod́ıku (Na-23) nebo fosforu (P-31). V současnosti
existuje mimo standardńı zobrazeńı magnetickou rezonanćı také řada daľśıch
MR zobrazovaćıch modalit: např. MR angiografie (MRA), funkčńı magne-
tická rezonance (fMRI), difuzńı magnetická rezonance (DWI, DTI), aj.

Počátky magnetické rezonance jsou spojeny se vznikem kvantové teorie
na začátku 20. let minulého stolet́ı a objevem jaderného spinu W. Pau-
lim v roce 1924. Potvrzeńı jevu nukleárńı magnetické rezonance a kon-
strukci prvńıho jednoduchého NMR zař́ızeńı má na svědomı́ I. I. Rabi v roce
1938. Rok 1945 je považován za zrod NMR spektroskopie, kdy dvě skupiny
vědc̊u vedené F. Blochem a E. Purcellem nezávisle na sobě vylepšuj́ı Rabiho
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př́ıstroj pro praktické využit́ı v chemické a fyzikálńı analýze. Prvńı aplikace
jevu NMR v medićıně se objevuj́ı až v 70. letech minulého stolet́ı. V roce
1971 R. Damadian zjǐst’uje, že NMR chováńı r̊uzných biologických tkáńı je
r̊uzné. P. Lauterbur v roce 1973 přicháźı s myšlenkou tomografického NMR
zobrazeńı. Frekvenčńı a fázové kódováńı pro určeńı pozice a Fourierovu
transformaci pro matematickou analýzu NMR signál̊u zavád́ı v roce 1975
R. Ernst. Vylepšenou matematickou analýzu signál̊u a použit́ı gradientńıch
magnetických poĺı pro kódováńı pozice publikuje v roce 1977 P. Mansfield.
Ve stejném roce konstruuje R. Damadian prvńı celotělové MRI zař́ızeńı.
V roce 1980 vyráb́ı společnost FONAR prvńı komerčńı MRI sytém. Daľśı
rozvoj metody směřoval k vývoji nových zobrazovaćıch modalit. V roce 1987
se poprvé objevuje MR angiografie pro zobrazeńı toku krve a rok 1992 je
zrodem funkčńı magnetické rezonance.

3.1 Vlastńı moment hybnosti

Základńı charakteristikou každé částice (podobně jako hmotnost nebo náboj)
je existence vnitřńıho (vlastńıho) spinového momentu hybnosti S (tzv. spin).
Spin si lze zjednodušeně představit jako mı́ru rotace částice kolem vlastńı
osy. Velikost spinu je kvantována (nabývá pouze určitých diskrétńıch hod-
not) a záviśı na spinovém kvantovém č́ısle s, které může nabývat pouze
celoč́ıselných a poloč́ıselných hodnot: 0, 1/2, 1, 3/2, . . . Konstantou úměr-
nosti je redukovaná Planckova konstanta (~ = h/2π

.
= 1, 05 · 10−34 Js).

S = ~
√
s(s+ 1) (3.1)

Kvantován je také pr̊umět spinu do libovolné osy (např. osy z). Velikost
pr̊umětu záviśı na spinovém magnetickém č́ısle ms, které může nabývat
pouze hodnot: −s,−s+ 1, . . . , s− 1, s.

Sz = ms~ (3.2)

Spin tedy může nabývat pouze celoč́ıselných nebo poloč́ıselných násobk̊u
redukované Planckovy konstanty ~. Podle velikosti spinu potom rozlǐsujeme
dvě skupiny částic:
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• Fermiony : Částice se spinem velikosti poloč́ıselného násobku reduko-
vané Planckovy konstanty (1/2, 3/2, 5/2, . . . ), např. proton, elektron
nebo neutron.

• Bosony : Částice se spinem velikosti celoč́ıselného násobku redukované
Planckovy konstanty (0, 1, 2, . . . ), např. foton, mezony, aj.

Ukázka spinových moment̊u hybnosti pro spinová č́ısla s = 1/2 (např. pro-
ton) a s = 1 (např. foton) je na obrázku 3.1. Z hlediska medićınského
zobrazováńı jsou podstatné spiny proton̊u, které mohou zaujmout pouze
dvě možné orientace spinu (pr̊umět spinu do osy z o velikosti Sz = ±~/2).

Obrázek 3.1: Spinové momenty hybnosti pro částice se spinovým č́ıslem s = 1/2 (např. pro-
ton) a s = 1 (např. foton). Částice se spinovým č́ıslem s = 1/2 maj́ı pouze dvě možné
orientace spinu (pr̊umět spinu do osy z o velikosti Sz = ±~/2). Částice se spinovým č́ıslem
s = 1 maj́ı tři možné orientace spinu (pr̊umět spinu do osy z o velikosti Sz = 0 a Sz = ±~).
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3.2 Magnetický moment

V d̊usledku vnitřńı rotace (spinového momentu hybnosti) částice s nábojem
se magnetoelektrickou indukćı1 v okoĺı částice generuje magnetické pole
popsané spinovým magnetickým dipólovým momentem µ. Velikost magne-
tického momentu částice je úměrná velikosti spinu S:

µ = γS (3.3)

Pr̊umět spinového magnetického momentu do osy z je potom obdobně
svázán s pr̊umětem spinu do osy z:

µz = γSz (3.4)

Konstantou úměrnosti v rovnićıch 3.3 a 3.4 je gyromagnetický poměr γ,
který je charakteristický pro každou částici (r̊uzný pro r̊uzné částice). Vektor
spinového magnetického momentu µ i vektor spinového momentu hybnosti
S maj́ı u protonu (kladný náboj) stejný směr, který je shodný s osou rotace
částice. U elektronu (záporný náboj) maj́ı oba vektory směr opačný.

Každá částice s nábojem a nenulovým spinem má nenulový také magne-
tický moment (viz rovnice 3.3) a chová se podobně jako malý magnet, který
může být ovlivněn vněǰśım magnetickým polem (viz obrázek 3.2)2. U ato-
mových jader je situace poněkud složitěǰśı. Atomová jádra se sudým počtem
nukleon̊u se nechovaj́ı magneticky a nelze je zobrazovat. Protony v jádře
se chovaj́ı jako miniaturńı magnety, které se po dvojićıch spojuj́ı opačnými
póly k sobě, č́ımž se magnetické momenty jednotlivých nukleon̊u navzájem
vyruš́ı. Jádra s lichým počtem nukleon̊u maj́ı vždy jeden nepárový nukleon.
Atomové jádro si zachovává nenulový magnetický moment, ke svému okoĺı
se chová magneticky a lze jej zobrazovat magnetickou rezonanćı. Nejčastěji

1Zákon magnetoelektrické indukce ř́ıká, že časová změna toku elektrické intenzity indukuje pole mag-
netické. Elektrické pole se nacháźı pouze v okoĺı částic s nábojem (např. proton) a lze jej popsat vektorem
intenzity elektrického pole E. Chápeme-li spin částice zjednodušeně jako rotaci částice okolo vlastńı osy,
potom tato rotace

”
náboje“ vyvolá změnu toku intenzity elektrického pole a indukci magnetického pole

popsaného vektorem magnetické indukce B.
2Výjimkou je např. neutron, o němž je známo, že má nulový elektrický náboj a přesto se projevuje

magnetickými vlastnostmi a nenulovým magnetickým momentem. Tato anomálie je zřejmě zp̊usobena
vnitřńı strukutou neutronu, který je jako hadron tvořen kvarky.



KAPITOLA 3. MAGNETICKÁ REZONANCE 66

(a) (b)

Obrázek 3.2: (a) Každá částice s nábojem a nenulovým spinem má nenulový magnetický
moment, a chová se podobně jako malý magnet. (b) Každá částice s nenulovým magne-
tickým momentem může být ovlivněna vněǰśım magnetickým polem.

zobrazované jádro vod́ıku (1H) je tvořeno jediným nukleonem (protonem)
a tuto vlastnost splňuje.

3.3 Vektor magnetizace

Každá látka i biologická tkáň jsou složeny z jednotlivých částic. Jestliže má
každá částice s nábojem magnetický moment µ, potom existuje výslednice
(vektorový součet) všech d́ılč́ıch magnetických moment̊u v objemové jed-
notce látky, která se označuje jako vektor magnetizace M (viz obrázek 3.3).
Pro pochopeńı daľśıch souvislost́ı je vhodné zavést pr̊uměty vektoru mag-
netizace do souřadnicových os. Pr̊umět vektoru magnetizace do osy z

se označuje jako vektor longitudinálńı magnetizace (Mz) a pr̊umět do roviny
xy jako vektor transverzálńı magnetizace (Mxy) – viz obrázek 3.4.

3.4 Chováńı látky v magnetickém poli

Pokud jsou částice látky s nenulovým magnetickým momentem µ umı́stěny
mimo magnetické pole, jsou jejich vektory d́ıky tepelnému pohybu orien-
továny náhodně všemi směry se stejnou pravděpodobnost́ı. Všechny částice
maj́ı stejnou energii a celkový magnetický moment látky (vektor magneti-
zace) je roven nule (M = 0), protože se všechny d́ılč́ı magnetické momenty
částic navzájem vyruš́ı. Látka se navenek nechová magneticky. Schéma ta-
kové situace je na obrázku 3.5a.
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Obrázek 3.3: Vektorový součet všech magnetických moment̊u jednotlivých částic v obje-
mové jednotce látky se označuje jako vektor magnetizace M .

Umı́st́ıme-li látku do vněǰśıho magnetického pole, vyvolá indukce tohoto
pole v látce dvě situace:

• Magnetické momenty částic látky se zorientuj́ı ve směru nebo proti
směru p̊usobeńı vněǰśıho pole. Zároveň dojde k rozštěpeńı energetické
hladiny, protože se obě orientace lǐśı energíı.

• Částice látky začnou konat precesńı pohyb.

3.4.1 Orientace magnetických moment̊u

Indukce (B0) vněǰśıho magnetického pole vyvolá v látce kroutivý moment,
který p̊usob́ı na magnetické momenty částic látky silou tak, že se zorientuj́ı
ve směru (souhlasná orientace) nebo proti směru (nesouhlasná orientace)
vektoru indukce vněǰśıho magnetického pole (viz obrázek 3.5b). Obě ori-
entace se lǐśı velikost́ı energie, kterou v daném stavu částice látky maj́ı.
Docháźı k tzv. rozštěpeńı energetických hladin. V termodynamické rov-
nováze se v́ıce částic látky nacháźı v souhlasné orientaci (nižš́ı energie), méně
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Obrázek 3.4: Pr̊umět vektoru magnetizace do osy z se označuje jako vektor longitudinálńı
magnetizace (Mz) a pr̊umět do roviny xy jako vektor transverzálńı magnetizace (Mxy).

částic pak vlivem tepelného pohybu zauj́ımá nesouhlasnou orientaci (vyšš́ı
energie) s vněǰśım magnetickým polem – viz obrázek 3.6. Tato skutečnost
plyne z Boltzmannova rozdělovaćıho zákona3:

Nβ

Nα
= e−

∆E
kT (3.5)

Kde:

Nα : počet částic na nižš́ı energetické hladině
Nβ : počet částic na vyšš́ı energetické hladině
∆E : rozd́ıl energetických hladin (= Eβ − Eα)
k : Boltzmannova konstanta (k = 1, 38 · 1023 JK−1)
T : termodynamická teplota

Rozd́ıl v obsazenosti energetických hladin se navenek projev́ı nenulovým
vektorem magnetizace (M = Mz 6= 0) ve směru indukce vněǰśıho magne-
tického pole B0. Velikost vektoru magnetizace je úměrná velikosti indukce
B0 vněǰśıho magnetického pole a rozd́ılu obsazenosti hladin částicemi látky.

Na obrázku 3.7 je znázorněna situace pro látku nacházej́ıćı se mimo
magnetické pole (B0 = 0) a látku nacházej́ıćı se ve vněǰśım magnetickém

3Boltzmann̊uv rozdělovaćı zákon popisuje pravděpodobnost existence stavu termodynamického systému
dané teploty T a energie E. Tato pravděpodobnost je potom úměrná p(E) ∝ e−E/kT .
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(a) (b)

Obrázek 3.5: (a) Látka umı́stěná mimo magnetické pole: Magnetické momenty částic látky
jsou orientovány náhodně všemi směry, navzájem se vyruš́ı a celkový magnetický moment
látky (vektor magnetizace) je roven nule (M = 0). (b) Látka umı́stěná v magnetickém
poli: Magnetické momenty částic látky se zorientuj́ı souhlasně nebo nesouhlasně se směrem
vněǰśıho magnetického pole. Počet částic zorientovaných v souhlasném směru (nižš́ı energie)
převyšuje počet částic zorientovaných nesouhlasně (vyšš́ı energie) se směrem vněǰśıho pole
a vektor magnetizace bude nenulový (M 6= 0).

poli s r̊uznou velikost́ı magnetické indukce. Např. pro jádra vod́ıku (1H)
potom vycháźı z rovnice 3.23 poměr počtu částic na jednotlivých energe-
tických hladinách Nα/Nβ = 1, 000016 při indukci vněǰśıho magnetického
pole B0 = 2, 35 T . To znamená, že na každých milion částic se ve stavu
s nižš́ı energíı nacháźı pouze o 16 částic v́ıce než ve stavu s vyšš́ı energíı.
S rostoućı velikost́ı indukce vněǰśıho magnetického pole se tento poměr
zvyšuje. Při indukci pole B0 = 9, 40 T je přebytek na hladině s nižš́ı
energíı již 64 částic z každého milionu částic. Přestože se zdá, že je rozd́ıl
v počtu částic na jednotlivých energetických hladinách téměř zanedbatelný,
je nutné si uvědomit, že 1 g tkáně obsahuje asi 1022 jader vod́ıku. Při takto
velkém počtu částic se již přebytek počtu částic na nižš́ı hladině energie
stává výrazněǰśı a velikost vektoru magnetizace M je v takovém př́ıpadě
pro měřeńı dostačuj́ıćı.

3.4.2 Precesńı pohyb

Mimo rozštěpeńı energetických hladin zač́ınaj́ı magnetické momenty částic
v magnetickém poli B0 konat také tzv. precesńı pohyb (opisuj́ı plášt’

kužele podobně jako dětská káča) – viz obrázek 3.8. Precesńı pohyb vzniká
při každé změně p̊usob́ıćıho magnetického pole a trvá, dokud se částice
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Obrázek 3.6: Rozštěpeńı energetických hladin a počet částic N na jednotlivých hladinách
energie E. Ve stavu s nižš́ı energíı Eα se nacháźı v termodynamické rovnováze v́ıce částic
látky Nα, zat́ımco ve stavu s vyšš́ı energíı Eβ se nacháźı menš́ı počet částic látky Nβ.

v dané poloze neustáĺı. Frekvence precese se označuje jako Larmorova frek-
vence a je úměrná velikosti indukce p̊usob́ıćıho magnetického pole B0 a mag-
netickým vlastnostem částic – gyromagnetické konstantě γ:

ω0 = γB0; f0 =
γB0

2π
(3.6)

Př́ıčina precesńıho pohybu je dána výslednićı śıly, která se snaž́ı přimět mag-
netický moment k souhlasné nebo nesouhlasné orientaci s vektorem vněǰśıho
pole B0 a śıly, která udržuje magnetický moment v rotaci okolo vlastńı osy.

3.5 Energie částic

Energie částice v magnetickém poli je př́ımo úměrná velikosti magnetického
momentu částice µ, indukci vněǰśıho magnetického pole B0 a kosinu úhlu θ,
který oba vektory sv́ıraj́ı.

E = −µB0 = −µB0 cos θ (3.7)
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Obrázek 3.7: Obsazenost částic na energetických hladinách záviśı na velikosti indukce mag-
netického pole, ve kterém je látka umı́stěna. Se zvyšuj́ıćı se indukćı pole roste poměr počtu
částic na jednotlivých energetických hladinách. Pro jádra vod́ıku (1H) se při indukci magne-
tického pole B0 = 2, 45 T na každý milion částic nacháźı ve stavu s nižš́ı energíı o 16 částic
v́ıce než ve stavu s vyšš́ı energíı. Při indukci pole B0 = 9, 40 T je přebytek na nižš́ı hla-
dině energie 64 částic a při indukci pole B0 = 21, 14 T je přebytek 135 částic na každcýh
milion částic látky.

Již v́ıme, že magnetické momenty jader vod́ıku (1H) mohou v magnetickém
poli zaujmout pouze dvě možné orientace – souhlasnou a nesouhlasnou
se směrem indukce vněǰśıho pole. Každý stav má jinou energii, kterou lze
vyjádřit kombinaćı rovnic 3.2, 3.4 a 3.7:

E = µzB0 = γSzB0 = γms~B0 = ±γ~B0

2
(3.8)

Eα = −γ~B0

2
a Eβ =

γ~B0

2
(3.9)

Energetický rozd́ıl |Eα−Eβ|mezi stavem s nižš́ı energíı (souhlasná orientace)
a stavem s vyšš́ı energíı (nesouhlasná orientace) je potom s přihlédnut́ım
k rovnici 3.6 roven:

∆E = γ~B0 = hf0 (3.10)
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Obrázek 3.8: Precesńı pohyb magnetického momentu µ částice zp̊usobený vlivem vněǰśıho
magnetického pole B0.

Mezi oběma energetickými stavy mohou částice přecházet:

• Ze stavu s nižš́ı energíı do stavu s vyšš́ı energíı (tzv. excitace): Přechod
je umožněn pouze dodáńım kvanta energie, které odpov́ıdá energe-
tickému rozd́ılu ∆E mezi oběma hladinami (viz rovnice 3.10). Frek-
vence f0 odpov́ıdaj́ıćı energii přechodu se označuje jako rezonančńı
(Larmorova) frekvence4. Zdrojem energie může být např. pulz elek-
tromagnetického zářeńı s odpov́ıdaj́ıćı frekvenćı f0.

• Ze stavu s vyšš́ı energíı do stavu s nižš́ı energíı (tzv. deexcitace):
Přechod je provázen odevzdáńım nadbytečné energie, která odpov́ıdá
energetickému rozd́ılu ∆E mezi oběma hladinami (viz rovnice 3.10).
Nadbytečná energie se vyzařuje v podobě elektromagnetického zářeńı
s odpov́ıdaj́ıćı frekvenćı f0. Právě tato vyzářená energie je detekována
MRI př́ıstrojem jako užitečný signál, který nese informaci o vnitřńı
struktuře látky. Přechod z vyšš́ı hladiny energie na nižš́ı může být sa-
movolný (málo pravděpodobné) nebo vynucený (indukovaný) dodáńım
energie např. elektromagnetickým pulzem o př́ıslušné frekvenci.

4Odtud plyne název metody – magnetická rezonance.



KAPITOLA 3. MAGNETICKÁ REZONANCE 73

Tabulka 3.1: Magnetické vlastnosti a citlivost měřeńı některých d̊uležitých jader pro indukci
magnetického pole B0 = 11, 74 T .
Zdroj: http://www.studiumchemie.cz/NMR/index.php?stranka=skripta&kapitola=2.

Jádro Spin Výskyt γ Rezonančńı Citlivost
[%] [107 · rad T−1s−1] frekvence [%]

1H 1/2 99,99 26,75 500,0 MHz 100
2H 1 0,01 4,11 76,8 MHz 0,0001
3H 1/2 – 28,54 533,3 MHz 0
12C 0 98,93 – – –
13C 1/2 1,07 6,73 125,7 MHz 0,02
14N 1 99,63 1,93 36,1 MHz 0,1
15N 1/2 0,37 -2,71 50,7 MHz 0,0004
16O 0 99,96 – – –
19F 1/2 100 25,18 470,4 MHz 83
31P 1/2 100 10,84 202,4 MHz 6,6

Z rovnice energetického rozd́ılu (3.10) plyne, že energie (resp. frekvence
zářeńı), kterou je částice schopna pohltit nebo vyzářit, je úměrná gyromag-
netické konstantě γ a velikosti vněǰśıho magnetického pole B0. Absorbovaná,
resp. vyzářená energie má typicky frekvenci v oblasti spektra rádiových vln,
tj. v oblasti megahertzových frekvenćı (∼MHz).

Velikost energetického rozd́ılu mezi hladinami je také rozhoduj́ıćım para-
metrem, který stanovuje rozděleńı počtu částic na jednotlivých hladinách.
Plat́ı, že č́ım větš́ı je energetický rozd́ıl mezi hladinami, t́ım méně částic
je schopno přeskočit do vyšš́ı energetické hladiny, a t́ım vyšš́ı je přebytek
částic na nižš́ı hladině energie (viz obrázek 3.7). Velikost rozd́ılu počtu
částic na obou hladinách energie určuje velikost celkového vektoru mag-
netizace látky. Pro zvýšeńı citlivosti a přesnosti měřeńı je žádoućı, aby byl
měřený vektor magnetizace co největš́ı. Obecně toho lze dosáhnout použit́ım
silněǰśıho vněǰśıho magnetického pole (↑ B0) nebo měřeńım částic s větš́ı gy-
romagnetickou konstantou (↑ γ). Magnetické vlastnosti a citlivost měřeńı
některých atomových jader jsou uvedeny v tabulce 3.1.

http://www.studiumchemie.cz/NMR/index.php?stranka=skripta&kapitola=2
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3.6 Chemický posuv

Ve skutečnosti bývaj́ı částice v látce ovlivněny nejen silným vněǰśım mag-
netickým polem B0, ale také slabým lokálńım magnetickým polem Bi, které
vytvářej́ı okolńı částice. Rovnice 3.10 potom přecháźı do tvaru:

∆E = hf0 = ~γ (B0 +Bi) (3.11)

Rozd́ıl energíı mezi hladinami i hodnota Larmorovy frekvence precesńıho
pohybu (rovnice 3.6) se d́ıky tomu pro danou částici nepatrně změńı
(cca o deśıtky až stovky Hz). Tato frekvenčńı změna se označuje jako
tzv. chemický posuv, protože záviśı na chemickém okoĺı částice (chemické
složeńı látky a typy chemických vazeb). Měř́ıme-li tedy např. jádra vod́ıku
(1H) v ethanolu, potom naměř́ıme několik r̊uzných signál̊u vod́ıku, které
odpov́ıdaj́ı odlǐsnému chemickému okoĺı a vazbám. V naměřeném signále
velmi dobře rozlǐśıme vod́ıková jádra ve skupinách –CH3, –CH2 a –OH
(viz obrázek 3.9). Chemický posuv je podstatou NMR-spektroskopie, což
je analytická metoda chemického složeńı látek. Dostatečný chemický po-
suv pro využit́ı spektroskopie je až od velikosti vněǰśıho magnetického
pole cca 1,5 T. V medićınském zobrazováńı se chemický posuv projevuje
nežádoućım artefaktem od chemického posuvu.

3.7 Excitace

V kapitole 3.5 bylo řečeno, že pro citlivost a přesnost měřeńı je rozhoduj́ıćı
co největš́ı velikost vektoru magnetizace látky. Tato skutečnost ovšem sama
o sobě nestač́ı. Je nutné si uvědomit, že vněǰśı magnetické pole produ-
kuje v látce vektor magnetizace M, který má stejný směr jako indukce
magnetického pole B0 – směr osy z. Měřeńı vektoru magnetizace je v ta-
kovém př́ıpadě nemožné, protože magnetický signál látky je překryt mno-
hem silněǰśım vněǰśım magnetickým polem. Aby bylo možné magnetický
signál látky detekovat, je zapotřeb́ı vektor magnetizace vychýlit z osy z

do roviny xy, kde neńı signál maskován vněǰśım magnetickým polem.
Vychýleńı vektoru magnetizace doćıĺıme excitaćı částic, tj. dodáńım

vhodné energie např. pomoćı elektromagnetického pulzu s frekvenćı, která
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Obrázek 3.9: Chemický posuv. Převzato z: http://en.wikipedia.org/wiki/
File:1H NMR Ethanol Coupling shown.GIF.

odpov́ıdá rezonančńı (Larmorově) frekvenci částic. Rezonančńı frekvence
částic se typicky pohybuje v oblasti spektra rádiových vln (např. 63,87 MHz
pro jádra vod́ıku 1H při velikosti magnetického pole 1,5 T), proto excitačńı
pulzy označujeme častěji jako radiofrekvenčńı (RF) pulzy. Pokud je frek-
vence RF pulzu stejná jako Larmorova frekvence částic, docháźı k absorpci
energie a rezonanci částic. Aplikace RF pulzu se projev́ı dvěma zp̊usoby:

• Energie RF pulzu je absorbována částicemi látky, magnetické momenty
částic se přetoč́ı do nesouhlasné orientace a částice přeskakuj́ı na vyšš́ı
energetickou hladinu. Počty částic na hladině s nižš́ı i vyšš́ı energíı
se postupně měńı a vektor magnetizace v longitudinálńım směru se
zmenšuje, zcela zaniká (Mz → 0) nebo měńı orientaci (Mz → −Mz).

• Z kapitoly 3.4.2 v́ıme, že magnetické momenty částic konaj́ı v mag-
netickém poli precesńı pohyb s Larmorovou frekvenćı. Částice látky
ovšem konaj́ı precesńı pohyb s r̊uznou fáźı – v každém časovém okamži-
ku jsou transverzálńı složky magnetických moment̊u částic orientovány
náhodně a navzájem se vyruš́ı. Vektor magnetizace v transverzálńım

http://en.wikipedia.org/wiki/
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směru je v takovém př́ıpadě nulový (Mxy = 0). Aplikace RF pulzu vy-
volá v látce synchronizaci precesńıho pohybu všech částic, transverzálńı
složky magnetických moment̊u částic se sfázuj́ı a vektor transverzálńı
magnetizace bude maximálńı (Mxy → max). Právě př́ıčná složka vek-
toru magnetizace je ta část magnetického signálu tkáně, která neńı
maskována vněǰśım magnetickým polem a je měřitelná.

Vychýleńı vektoru magnetizace má na svědomı́ magnetická složka RF
pulzu5. Působ́ı-li magnetická složka RF pulzu (B1) v rovině xy, dojde
k vychýleńı vektoru magnetizace látky z osy z do roviny xy o jistý úhel θ,
který je úměrný energii RF pulzu – tj. velikosti B1 a době trváńı t pulzu:

θ = γ

t∫
0

B1dt = γB1t (3.12)

Obecně lze aplikovat RF pulzy s r̊uznými úhly vychýleńı, ale nejčastěji
se použ́ıvaj́ı pulzy 90◦ (Mz → Mxy) a 180◦ (Mz → −Mz). Př́ıklad excitace
je na obrázku 3.10.

Obrázek 3.10: Vychýleńı vektoru magnetizace (excitace) RF pulzem.

5Elektromagnetické zářeńı je kombinaćı př́ıčného magnetického a elektrického vlněńı. Složky vektoru
indukce magnetického pole B a vektoru intenzity elektrického pole E jsou navzájem kolmé a jsou kolmé
ke směru š́ı̌reńı elektromagnetického vlněńı.
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3.8 Deexcitace

Po skončeńı RF pulzu se vychýlený vektor magnetizace navraćı p̊usobeńım
relaxačńıch mechanismů zpět do stavu termodynamické rovnováhy, tj. zpět
do směru vněǰśıho magnetického pole B0 (Mθ →Mz). Návrat vektoru mag-
netizace (tzv. relaxace) je provázen přeskokem částic z vyšš́ı energetické
hladiny do nižš́ı a vyzářeńım přebytečné energie (deexcitace) ve formě elek-
tromagnetického zářeńı, které je detekováno jako užitečný signál. Relaxačńı
mechanismy rozlǐsujeme dvoj́ıho typu podle druhu interakce magnetických
moment̊u částic látky s okoĺım:

• Spin-mř́ı̌zková interakce: T1 relaxace, podélná relaxace

• Spin-spinová interakce: T2 relaxace, př́ıčná relaxace

3.8.1 Spin-mř́ıžková interakce

Je zp̊usobena interakćı magnetických moment̊u částic látky s magnetickým
šumem, který je generován tepelným pohybem okolńıch částic. Je-li frek-
vence fluktuaćı magnetického šumu bĺızká Larmorově frekvenci částic látky,
potom docháźı ke zvýšenému přenosu energie částic do okoĺı (do mř́ıžky).
Spin-mř́ıžková interakce zp̊usobuje návrat vychýlených magnetických mo-
ment̊u částic látky zpět do směru vněǰśıho magnetického pole B0 (do osy z)
a obnovuje longitudinálńı složku vektoru magnetizace – viz obrázek 3.11.
Relaxace je označována jako podélná (longitudinálńı) relaxace.

Obrázek 3.11: Podélná (longitudinálńı) relaxace zp̊usobuje návrat vychýlených magne-
tických moment̊u (modrá) částic látky zpět do osy z a obnovuje longitudinálńı složku
vektoru magnetizace (červená).
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Rychlost relaxace je popsána konstantou T1 (podélná relaxačńı doba),
která je definována jako doba potřebná k dosažeńı 63 % p̊uvodńı velikosti
vektoru magnetizace v ose z: 0, 63 ·Mz → T1 (viz obrázek 3.12a). Návrat
vektoru magnetizace lze matematicky popsat rovnićı:

Mz = M0

[
1− exp

(
t

T1

)]
(3.13)

Časová konstanta T1 je charakteristická pro r̊uzné tkáně – záviśı na velikosti
jader, koncentraci jader, chemických vazbách, teplotě, apod. Jádra vod́ıku
pevně vázaná v tukové tkáni proto relaxuj́ı mnohem rychleji než např. slabě
vázané protony v mozkomı́̌sńım moku. Konstanty T1 některých biologických
tkáńı jsou uvedeny v tabulce 3.2.

Obrázek 3.12: (a) Exponenciálńı pr̊uběh longitudinálńı relaxace s definovanou konstantou
T1. (b) Exponenciálńı pr̊uběh transverzálńı relaxace s definovanou konstantou T2.

3.8.2 Spin-spinová interakce

Je zp̊usobena interakćı magnetických moment̊u částic látky s magnetickými
momenty okolńıch částic (tzv. vnitřńı nehomogenity), odchylkami vněǰśıho
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magnetického pole B0 (tzv. vněǰśı nehomogenity)6 a nehomogenitami gra-
dientńıch magnetických poĺı o indukci G (viz kapitola 3.10). Samostatné
p̊usobeńı vnitřńıch nehomogenit vede k definici relaxace T2, společným
p̊usobeńım vnitřńıch a vněǰśıch nehomogenit je definována relaxace T2*
(viz rovnice 3.15) a současným p̊usobeńım vnitřńıch nehomogenit, vněǰśıch
nehomogenit a nehomogenit gradientńıch magnetických poĺı vzniká definice
relaxace T2** (viz rovnice 3.16):

1

T2∗
=

1

T2
+

1

T3
(3.15)

1

T2∗∗
=

1

T2∗ + γGR
(3.16)

kde R je pr̊uměr sńımaného objektu v centimetrech.

Obrázek 3.13: Př́ıčná (transverzálńı) relaxace zp̊usobuje ztrátu soufázovosti precesńıho
pohybu magnetických moment̊u (modrá) částic látky a vede k zániku transverzálńı složky
vektoru magnetizace v rovině xy(červená).

Jestliže při aplikaci RF pulzu docháźı k fázovému sladěńı precesńıho po-
hybu částic, potom spin-spinová interakce zp̊usobuje ztrátu soufázovosti
pohybu částic a vede k zániku transverzálńı složky vektoru magnetizace
v rovině xy (Mxy → 0) – viz obrázek 3.13. Relaxace je označována jako
př́ıčná (transverzálńı) relaxace.

6Velikost pod́ılu vněǰśıch nehomogenit (T3), zp̊usobených odchylkami ∆B0 vněǰśıho magnetického pole,
na spin-spinové interakci lze přibližně popsat rovnićı:

T3 ∼= γ
∆B0

π
(3.14)

.
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Tabulka 3.2: Relaxačńı časy T1 a T2 některých biologických tkáńı pro B0 = 1, 5T .
Zdroj: https://en.wikipedia.org/wiki/Relaxation_(NMR).

Tkáň T1 (ms) T2 (ms)
Tuk 240-250 60-80
Krev (deoxygenovaná) 1350 50
Krev (oxygenovaná) 1350 200
Mozkomı́̌sńı tekutina (podobné čisté vodě) 4200-4500 2100-2300

Šedá hmota mozku 920 100
B́ılá hmota mozku 780 90
Játra 490 40
Ledviny 650 60-75
Svaly 860-900 50

Rychlost relaxace je popsána konstantou T2 (př́ıčná relaxačńı doba),
která je definována jako doba potřebná k dosažeńı 37 % p̊uvodńı velikosti
vektoru magnetizace v rovině xy: 0, 37 · Mxy → T2 (viz obrázek 3.12b).
Zánik vektoru transverzálńı magnetizace lze matematicky popsat rovnićı:

Mxy = M0exp

(
− t

T2

)
(3.17)

Časová konstanta T2 je opět charakteristická pro r̊uzné tkáně a je typicky
asi 2 až 10× kratš́ı než konstanta T1. Konstanty T2 některých biologických
tkáńı jsou uvedeny v tabulce 3.2.

3.8.3 Celková relaxace

Celková relaxace nastává současnýmp̊usobeńım T1 i T2 relaxace. Nejdř́ıve
se uplatńı T2 relaxace (Mxy → 0) a teprve se zpožděńım i relaxace T1
(Mθ → Mz), protože ztráta soufázovosti precesńıho pohybu částic prob́ıhá
rychleji než překlopeńı magnetických moment̊u do osy z. Uplatňuj́ı-li se
při T2 relaxaci nav́ıc nehomogenity vněǰśıho magnetického pole (relaxace
T2*) a nehomogenity gradientńıch magnetických poĺı (T2**), potom je
ztráta soufázovosti ještě rychleǰśı.

T2∗∗ ≤ T2∗ ≤ T2 ≤ T1 (3.18)

https://en.wikipedia.org/wiki/Relaxation_(NMR)
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(a) (b)

Obrázek 3.14: (a) Relaxačńı časy T1 a (b) relaxačńı časy T2 tukové tkáně, šedé hmoty
mozku a mozkomı́̌sńıho moku. Zat́ımco relaxačńı časy T1 těchto tř́ı tkáńı jsou značně
odlǐsné, při zobrazeńı T2 relaxačńıho času neńı v MRI obraze možné rozlǐsit signály od tu-
kové tkáně a šedé hmoty mozku, protože obě tkáně maj́ı téměř shodné T2 časy.

Všechny vlivy, které zp̊usobuj́ı T1 relaxaci, zp̊usobuj́ı zároveň také T2 rela-
xaci. Naopak T2 relaxace se může projevit zcela samostatně, aniž by muselo
doj́ıt k T1 relaxaci.

3.8.4 Relaxačńı časy biologických tkáńı

Velikost relaxačńıch čas̊u T1 a T2 vod́ıkových jader v biologických tkáńıch
(viz tabulka 3.2) ovlivňuje řada faktor̊u: velikost molekul, typ chemických
vazeb, teplota, koncentrace jader, aj. V lidském těle rozlǐsujeme několik
základńıch stavebńıch složek, které vykazuj́ı výrazně odlǐsné T1 a T2 re-
laxačńı časy. Jedná se předevš́ım o vodu, tuky, b́ılkoviny a měkké tkáně.

Vod́ıková jádra pevně vázaná v tukové tkáni nebo hydratačńım obalu
b́ılkovin ztrácej́ı volnost svého pohybu a jejich termálńı frekvence7 je bĺızká
rezonančńı Larmorově frekvenci těchto jader. Účinnost přenosu energie
z vod́ıkových jader do okolńı mř́ıžky je tedy velká, a relaxačńı doba T1
tuk̊u a b́ılkovin je proto velmi krátká. Dı́ky větš́ı volnosti pohybu v mo-
lekulách volné vody maj́ı vod́ıková jádra vyšš́ı termálńı frekvenci, než je

7Termálńı frekvence = frekvence tepelného pohybu, rotace a vibrace částic.
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frekvence Larmorova. Účinnost přenosu energie je sńıžená a konstanta T1
volné vody je d́ıky tomu poměrně dlouhá. Pevná struktura měkkých tkáńı
a zároveň jistá volnost pohybu vod́ıkových jader v těchto tkáńıch zp̊usobuje,
že maj́ı vod́ıková jádra vázaná v měkkých tkáńıch kratš́ı čas T1 relaxace, než
vod́ıková jádra vázaná v molekulách volné vody, ale deľśı čas T1 relaxace,
než vod́ıková jádra vázaná v tukové tkáni.

Vlivem velkých vzdálenost́ı molekul ve struktuře volné vody docháźı
pouze k malému počtu spin-spinových interakćı mezi vod́ıkovými jádry, což
se projevuje velmi dlouhým časem T2 relaxace. Ve struktuře měkkých tkáńı
jsou naopak vzájemné vzdálenosti molekul velmi malé, počet spin-spinových
interakćı mezi vod́ıkovými jádry je velký, a čas T2 relaxace je výrazně kratš́ı,
než čas T2 relaxace vod́ıkových jader ve struktuře volné vody. Struktura
tukové tkáně a b́ılkovin potom zp̊usobuje menš́ı rozfázováńı precesńıho po-
hybu vod́ıkových jader, něž struktura měkké tkáně, ale větš́ı rozfázováńı
precesńıho pohybu, než struktura volné vody. Časová konstanta T2 tuku
a b́ılkovin proto nabývá hodnoty někde mezi hodnotou T2 měkkých tkáńı,
a hodnotou T2 volné vody.

3.8.5 Kontrastńı látky

Pod́ıváme-li se na hodnoty a grafy relaxačńıch čas̊u T1 a T2 některých tkáńı
(viz tabulka 3.2 a obrázek 3.14), potom je jasné, že dvě odlǐsné tkáně mohou
mı́t stejné relaxačńı konstanty. Obě tkáně potom při zobrazeńı poskytuj́ı
stejný signál a ve výsledném obraze je neńı možné rozlǐsit.

Aplikujeme-li do těla pacienta vhodné MRI kontrastńı látky, lze s je-
jich pomoćı ześılit signál od určitých tkáńı (např. nádory, hematomy,
apod.), viz obrázek 3.15. Jedná se zejména o některé paramagnetické
látky: nejčastěji sloučeniny gadolinia (Gd), manganu (Mn) nebo železa (Fe).
Dále lze použ́ıt vodu nebo polarizované plyny8 (např. helium 3He, xenon
129Xe). Sloučeniny kov̊u se pro aplikaci chemicky vážou k vhodným látkám

8Polarizované plyny jsou plyny, jejichž molekuly jsou v př́ıtomnosti par alkalických kov̊u polarizovány
magnetickým polem (magnetické momenty atomů plynu se zorientuj́ı ve směru nebo proti směru vektoru
indukce magnetického pole). Atomy alkalických kov̊u, excitované laserovým zářeńım do vyšš́ıho energe-
tického stavu, interaguj́ı s atomy plynu, předávaj́ı jim energii a excituj́ı je. Polarizace plynu je udržována
uchováńım plynu v zásobńıćıch s permanentńım magnetickým polem při teplotě kapalného duśıku. Polari-
zované plyny nesmı́ přij́ıt do styku s kovovými materiály, které ruš́ı účinek polarizace. Polarizované plyny
se nejčastěji použ́ıvaj́ı jako kontrastńı látky pro zobrazeńı plic.
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(nosič̊um), např. DTPA – diethylén-triamino-penta-octové kyselině, které
jsou specificky vychytávány pouze určitými tkáněmi. Oproti zobrazované
tkáni maj́ı kontrastńı látky značně odlǐsnou Larmorovu frekvenci, a proto
ovlivňuj́ı relaxačńı mechanismy a pozměňuj́ı relaxačńı časy T1 a T2 tkáně.
Ovlivněńı relaxačńıho času T1 kontrastńımi látkami bývá mnohem větš́ı
(cca o deśıtky %), než ovlivněńı relaxačńıho času T2 (cca o jednotky %).

Obrázek 3.15: T1 obraz mozku s hematomem po mozkové mrtvice, zvýrazněný po aplikaci
MRI kontrastńı látky. Převzato z: http://en.wikipedia.org/wiki/
File:Bluthirnschranke nach Infarkt nativ und KM.png.

3.9 Detekce signálu

Po aplikaci vhodného RF pulzu (viz kapitola 3.7) je vektor magnetizace
vychýlen o jistý úhel θ z osy z do roviny xy. Transverzálńı složka vektoru
magnetizace (Mxy) se stává nenulovou a neńı maskována vněǰśım magne-
tickým polem, jehož vektor indukce má směr osy z. Umı́st́ıme-li do ro-
viny xy přij́ımaćı ćıvku, potom se v ńı začne po skončeńı RF pulzu vlivem
precesńıho pohybu vektoru magnetizace Mxy generovat magnetoelektrickou
indukćı stř́ıdavý proud s Larmorovou frekvenćı f0. Detekovaný signál se pak
označuje jako volně indukovaný signál FID (z angl. Free Induction Decay).

http://en.wikipedia.org/wiki/
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(a) (b)

Obrázek 3.16: (a) Umı́st́ıme-li do roviny xy přij́ımaćı ćıvku, potom se v ńı začne po skončeńı
RF pulzu vlivem precesńıho pohybu vektoru magnetizace Mxy generovat magnetoelektric-
kou indukćı stř́ıdavý proud s Larmorovou frekvenćı f0. (b) Volně indukovaný signál (FID)
je složený ze dvou komponent.

Velikost indukovaného proudu v ćıvce je úměrná velikosti vektoru trans-
verzálńı magnetizace Mxy. Indukovaný FID signál je tedy maximálńı ihned
po skončeńı RF pulzu a poté exponenciálně klesá v d̊usledku př́ıčné re-
laxace T2* (ztráta soufázovosti precesńıho pohybu částic látky a zánik
transverzálńı složky vektoru magnetizace Mxy). Volně indukovaný signál
(FID) je složený ze dvou komponent (viz obrázek 3.16):

• Harmonický signál (sinus nebo kosinus) s Larmorovou frekvenćı f0

• Exponenciálńı útlum signálu zp̊usobený spin-spinovou relaxaćı T2*

Matematicky lze FID signál popsat rovnićı:

|FID| ≈Mxy(t) = Mxy · exp

(
− t

T2∗

)
cos (ω0t) (3.19)

V kapitole 3.4.2 bylo uvedeno, že Larmorova frekvence precesńıho pohybu
částic látky (rovnice 3.6) záviśı nejen na velikosti vněǰśıho magnetického
pole B0, ale hlavně také na magnetických vlastnostech částic (gyromag-
netická konstanta γ). Různé částice proto v magnetickém poli konaj́ı pre-
cesńı pohyb s r̊uznou Larmorovou frekvenćı a produkuj́ı odlǐsné FID signály.
Chceme-li ze složitého FID signálu (viz obrázek 3.16b) určit frekvence, které
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jsou v něm obsaženy, lze na signál použ́ıt Fourierovu transformaci. Fourie-
rova transformace vytvoř́ı z časově závislého FID signálu jeho frekvenčńı
spektrum, které je reprezentováno ṕıky na frekvenćıch obsažených v signálu.
Tyto frekvence odpov́ıdaj́ı Larmorově frekvenci precesńıho pohybu všech
částic, které vyprodukovaly FID signál. Z frekvence a amplitudy ṕık̊u lze
určit typ a četnost jednotlivých částic v zobrazované scéně. Ukázka dvou
r̊uzných FID signál̊u a jejich Fourierovy transformace je na obrázku 3.17.

Obrázek 3.17: Ukázka dvou FID signál̊u s frekvenćı 10 Hz a 30 Hz (vlevo) a jejich frekvenčńı
spektra po Fourierově transformaci (vpravo). Ve frekvenčńım spektru signál̊u nalezneme
ṕıky na těch frekvenćıch, které jsou obsaženy ve FID signálu.

3.10 Pozičńı kódováńı

K rekonstrukci MRI obrazu samotné měřeńı FID signálu nestač́ı, protože
neńı známa přesná pozice ve scéně, kde signál vznikl a odkud byl vyzářen.
K určeńı přesné pozice zdroje signálu slouž́ı pozičńı kódováńı. Je realizováno
třemi př́ıdavnými gradientńımi ćıvkami, které generuj́ı gradientńı magne-
tická pole Gx, Gy a Gz v osách x, y a z. Magnetické gradienty se superponuj́ı
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přes hlavńı magnetické pole B0 a ř́ızeně narušuj́ı jeho homogenitu s ćılem
zakódovat pozici. Gradient Gz slouž́ı k výběru tomoroviny a gradienty Gx

a Gy určuj́ı pozici voxelu9 ve zvolené tomorovině – viz obrázek 3.21a. Součet
všech tř́ı gradientńıch poĺı je popsán rovnićı:

G =
√
G2
x +G2

y +G2
z (3.20)

Obrázek 3.18: Změna magnetického pole B0 vlivem gradientńıho pole Gz ovlivňuje Larmo-
rovu frekvenci precesńıho pohybu částic. V každé tomorovině konaj́ı stejné částice precesńı
pohyb s pozměněnou Larmorovou frekvenćı, podle velikosti gradientńıho pole. Při aplikaci
RF pulzu o př́ıslušné frekvenci potom mohou rezonovat pouze částice v mı́stě s odpov́ıdaj́ıćı
velikost́ı magnetického pole B0 +Gz (zvolená tomorovina).

3.10.1 Gradient Gz (výběr tomoroviny)

Kódováńı pozice ve směru osy z a výběr tomoroviny lze provést změnou gra-
dientńıho magnetického pole Gz p̊usob́ıćıho ve směru vněǰśıho magnetického
pole B0. Změna magnetického pole B0 vlivem gradientńıho pole Gz ovlivňuje
Larmorovu frekvenci precesńıho pohybu částic (rovnice 3.6). V každé tomo-
rovině konaj́ı částice precesńı pohyb s pozměněnou Larmorovou frekvenćı,

9Voxel = Objemový element (z angl. Volumetric Pixel)
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podle velikosti gradientńıho pole. Při aplikaci RF pulzu o př́ıslušné frek-
venci potom mohou rezonovat pouze částice v mı́stě s odpov́ıdaj́ıćı velikost́ı
magnetického pole B0 + Gz (zvolená tomorovina) – obrázek 3.18. Š́ı̌rka to-
moroviny ∆z je úměrná velikosti gradientu Gz a frekvenčńı š́ı̌rce pásma
excitačńıho RF pulzu ∆ω, která souviśı s délkou jeho trváńı:

∆z =
∆ω

γGz
(3.21)

3.10.2 Gradient Gy (fázové kódováńı)

Pokud ke gradientu Gz přidáme na krátký okamžik druhý gradient Gy, bu-
dou částice na pozićıch s vyšš́ı hodnotou Gy konat precesńı pohyb s vyšš́ı
Larmorovou frekvenćı než jádra na pozićıch s nižš́ı hodnotou Gy. Po vypnut́ı
gradientu Gy se Larmorova frekvence precesńıho pohybu částic opět sjed-
not́ı, ale fáze precese částic z̊ustane rozd́ılná (viz obrázek 3.19). Kodováńı
pozice ve směru osy y se označuje jako fázové kódováńı.

Obrázek 3.19: Částice na pozićıch s vyšš́ı hodnotou Gy preceduj́ı s vyšš́ı Larmorovou frek-
venćı než jádra na pozićıch s nižš́ı hodnotou Gy. Po vypnut́ı gradientu Gy se Larmorova
frekvence precesńıho pohybu částic opět sjednot́ı, ale fáze precese částic z̊ustane rozd́ılná.

3.10.3 Gradient Gx (frekvenčńı kódováńı)

Kódováńı pozice ve směru osy x zajist́ıme přidáńım třet́ıho gradientńıho
pole Gx. Zat́ımco po aplikaci gradientu Gy jsme dosáhli fázové změny
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preceduj́ıćıch částic, aplikaćı gradientu Gx se změńı Larmorovy frekvence
precesńıho pohybu částic na r̊uzných pozićıch ve směru osy x (viz obrázek
3.20). Kodováńı pozice ve směru osy x se označuje jako frekvenčńı kódováńı.

Obrázek 3.20: Aplikaćı gradientu Gx dosáhneme změny Larmorovy frekvence precesńıho
pohybu částic na r̊uzných pozićıch ve směru osy x.

3.10.4 Současná aplikace gradient̊u Gx, Gy a Gz

Současnou aplikaćı všech tř́ı gradientńıch poĺı Gx, Gy a Gz již známe
konkrétńı pozici ve scéně (voxel), ze které přicháźı měřený signál. Pozice
každého voxelu [x, y, z] je charakterizována fáźı a frekvenćı precesńıho po-
hybu částic. Obraz tomovrstvy Gz źıskáváme v podobě dvourozměrné ma-
tice hodnot (tzv. k-prostor), kde Gy tvoř́ı řádky se stejnou fáźı a Gx sloupce
se stejnou frekvenćı (viz obrázek 3.21b). Výběr jiné tomovrstvy lze provést
bud’ změnou frekvence excitačńıho RF pulzu nebo změnou polohy pr̊useč́ıku
gradientu ±Gz s vněǰśım magnetickým polem B0.

3.11 Rekonstrukce obrazu

Ćılem rekonstrukce obrazu je z naměřených signál̊u vytvořit výsledný MRI
obraz. Použ́ıt lze obecně dvě rekonstrukčńı metody:

• Projekčně rekonstrukčńı metoda: Vycháźı z principu CT rekonstrukce
obrazu a využ́ıvá Radonovy transformace a algoritmů filtrované zpětné
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(a) (b)

Obrázek 3.21: (a) Objemový element scény (voxel) je kódován třemi gradienty: gradient Gz

slouž́ı k výběru tomoroviny a gradienty Gx a Gy určuj́ı pozici voxelu ve zvolené tomorovině.
(b) Obraz tomovrstvy Gz źıskáváme v podobě dvourozměrné matice hodnot, kde Gy tvoř́ı
řádky se stejnou fáźı a Gx sloupce se stejnou frekvenćı.

projekce. Vzhledem k velké časové náročnosti a některým daľśım ne-
gativńım aspekt̊um se však u současných MRI systémů nepouž́ıvá.

• Fourierova rekonstrukčńı metoda: Vycháźı z myšlenky kódováńı pozice
pomoćı frekvence a fáze. Výhodou metody je malá citlivost na neho-
mogenity magnetického pole B0 i gradientńıch poĺı Gx, Gy a Gz.

3.11.1 Fourierova rekonstrukčńı metoda

Fourierova rekonstrukce obrazu prob́ıhá v několika kroćıch:

1. Výběr tomoroviny : Gradientem Gz se excituje požadovaná tomorovina.
Všechna jádra v tomorovině budou konat precesńı pohyb se stejnou
frekvenćı i fáźı (viz kapitola 3.10.1).

2. Fázové kódováńı: Aplikaćı gradientu Gy se provede ćılená změna Lar-
morovy frekvence precesńıho pohybu částic ve směru osy y. Po skončeńı
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gradientu se frekvence precese částic sjednot́ı, ale v závislosti na veli-
kosti gradientu Gy a délce jeho trváńı ty budou částice konat precesńı
pohyb s r̊uznou fáźı podél směru osy y (výběr řádk̊u) – kapitola 3.10.2.

3. Frekvenčńı kódováńı: Aplikaćı gradientu Gx dojde ke změně Larmorovy
frekvence precese částic podél směru osy x (výběr sloupc̊u). Částice
v každém sloupci konaj́ı precesńı pohyb s r̊uznou Larmorovou frek-
venćı (viz kapitola 3.10.3). Během doby trváńı gradientńıho pole Gx

se přij́ımaćı ćıvkou detekuje vyzařovaný FID signál. Je źıskán jeden
řádek matice dat, který je vzorkován po sloupćıch. Gradient Gx je
také označován jako

”
čtećı“ gradient.

4. Po uplynut́ı tzv. repetičńı doby (TR) se celá excitačńı sekvence (kroky
1 až 3) opakuje tolikrát, kolik je potřeba źıskat řádk̊u datové matice.
Parametry excitace Gz a Gx z̊ustávaj́ı stejné, ale při každém opakováńı
se změńı velikost gradientu Gy, který ovlivňuje fázi precesńıho pohybu
částic. Výsledkem jsou daľśı měřené a navzorkované řádky matice dat.
Změnu gradientuGy lze provést změnou velikosti gradientu o ∆Gy nebo
změnou délky jeho trváńı o ∆ty. V praxi se použ́ıvá změna o ∆Gy.
Typické MRI obrazy maj́ı asi 512 až 1024 řádk̊u, proto je při sńımáńı
jedné tomoroviny nutné provést 512 až 1024 změn Gy.

5. Rekonstrukce obrazu: Z naměřené matice dat se inverzńı dvourozměrnou
Fourierovou transformaćı (2DFT−1) źıská z každého voxelu velikost
signálu, která určuje jas každého pixelu ve výsledném MRI obraze.

3.12 Váhováńı obrazu

Charakteristiku výsledného MRI obrazu určuje volba bud́ıćı sekvence. Obec-
ně se nepouž́ıvaj́ı jednotlivé bud́ıćı RF pulzy, ale periodicky se opakuj́ıćı
pulzńı sekvence tvořené v́ıce r̊uznými RF pulzy. Každá sekvence má svoje
výhody i nevýhody a jejich použit́ı je v́ıceméně specifické pro každý typ
MRI vyšetřeńı. Vhodnou volbou skladby budićıch RF pulz̊u a magnetických
gradient̊u, jejich opakováńım a časováńım lze detekovaný signál tzv. váhovat
požadovaným parametrem, kterým může být:
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• Hustota protonových jader (PD)

• Relaxačńı doba T1 nebo T2

• Pr̊utok jader (např. MR angiografie)

• Okysličeńı tkáně (např. funkčńı MRI)

• Difuze jader

Každé váhováńı obrazu je vhodné pro jiné zobrazeńı. Např. obraz T1
poskytuje vysoký kontrast (silný signál) tkáňového parenchymu a tuku,
zat́ımco tekutiny jsou bez kontrastu. Obraz T2 zobrazuje vysoký kontrast
tekutin a slabý kontrast měkkých tkáńı a tuku. Obraz PD (Proton Density)
potom poskytuje podobný kontrast pro tekutiny, měkké tkáně i tuk. Obecně
lze ř́ıci, že obraz T1 je vhodný pro zobrazeńı anatomie, zat́ımco obrazy T2
a PD jsou užitečněǰśı pro zobrazeńı funkce a patologíı.

Obrázek 3.22: MRA obraz mozku (Willis̊uv okruh).
Převzato z: http://en.wikipedia.org/wiki/ File:Mra-mip.jpg.

3.13 MR angiografie (MRA)

Zobrazovaným parametrem v MRI může být mimo hustoty jader a re-
laxačńıch čas̊u T1 a T2 také pr̊utok excitovaných jader. Pohybu jader pak

http://en.wikipedia.org/wiki/
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využ́ıvá MR angiografie (MRA), metoda zobrazuj́ıćı pr̊utok krve cévami
nebo tok mozkomı́̌sńıho moku. Ukázka MRA sńımku je na obrázku 3.22.
K zobrazeńı pr̊utoku jader MR angiografíı lze využ́ıt několika metod:

• S využit́ım kontrastńıch látek

– CE MRA (Contrast Enhanced)

• Bez kontrastńıch látek

– TOF MRA (Time of Flight)

– PC MRA (Phase Contrast)

3.13.1 MRA s využit́ım kontrastńıch látek

Technika CE MRA využ́ıvá k zobrazeńı pr̊utoku jader kontrastńı látky.
Metoda dokáže odlǐsit arteriálńı fázi (plněńı tepen krv́ı) od fáze venózńı
(plněńı žil krv́ı). Nejprve je poř́ızen srovnávaćı obraz bez kontrastu, poté
sńımek v okamžiku, kdy je kontrastńı látka př́ıtomna v tepnách a nakonec je
poř́ızen obraz po přestupu kontrastńı látky do žilńıho systému. MRA obraz
je vypočten jako rozd́ıl mezi sńımkem bez kontrastu a sńımky s kontrastńı
látkou v tepnách/žilách. Použ́ıvaj́ı se kontrastńı látky na bázi sloučenin kov̊u
(viz kapitola 3.8.5).

3.13.2 MRA bez kontrastńıch látek

Metody MRA bez použit́ı kontrastńı látky jsou založeny na změnách fáze
precesńıho pohybu částic a velikosti vektoru magnetizace v př́ıtomnosti gra-
dientńıho magnetického pole. Změna fáze ∆φ precese je úměrná rychlosti
pohybu částic v, druhé mocnině doby trváńı tG gradientńıho pole a velikosti
gradientńıho pole G:

∆φ = vt2GG (3.22)

Fázové změny se pak v MRA obraze projevuj́ı bud’ ztrátou signálu (po-
kles jasu) nebo ziskem signálu (zvýšeńı jasu). Projevuj́ı se tedy podobně jako
kontrastńı látky. Ztráty signálu využ́ıvá metoda PC MRA (Phase Contrast),
zisku signálu využ́ıvá metoda TOF MRA (Time Of Flight):
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Obrázek 3.23: Phase Contrast MRA: Excitované částice stacionárńıch tkáńı poskytuj́ı
při detekci silný signál. Vybuzené částice krevńıho toku ovšem opouštěj́ı sńımanou scénu
dř́ıve, než je signál zaznamenán, a na sńımku se nezobraźı.

• Phase Contrast MRA: Pokud zobrazovanou oblast vybud́ıme RF pul-
zem, potom excitované částice stacionárńıch tkáńı poskytuj́ı při de-
tekci silný signál. Vybuzené částice krevńıho toku ovšem opouštěj́ı
sńımanou scénu dř́ıve, než je vygeneruj́ı signál, a na sńımku se ne-
zobraźı (viz obrázek 3.23). Ztráta signálu je typická pouze pro vysoké
rychlosti toku, při ńızkých rychlostech ke ztrátě signálu nedocháźı.
K vymizeńı signálu ovšem může docházet také při rozfázováńı pre-
cesńıho pohybu částic např. při turbulentńım prouděńı (opačné fáze
se navzájem vyruš́ı), které se objevuje při vysokých rychlostech toku.
Výsledný MRA obraz je vypočten z rozd́ıl̊u mezi obrazy nasńımanými
před a po aplikaci magnetického gradientu.

• Time Of Flight MRA: Pokud zobrazovanou oblast vybud́ıme několika
rychle po sobě jdoućımi RF pulzy, potom se částice stacionárńı tkáně
excituj́ı prvńım RF pulzem, do př́ıchodu následuj́ıćıho RF pulzu nestač́ı
plně relaxovat, aby mohla být novým pulzem vybuzena, a posky-
tuj́ı proto pouze slabý signál. Částice krevńıho toku, které vtékaj́ı
nově do sńımané scény naopak nebyly prvńım RF pulzem excitovány,
ale následuj́ıćım RF pulzem jsou vybuzeny a poskytuj́ı silný signál
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(viz obrázek 3.24). Zisk signálu, tzv. efektem vtoku, se obvykle proje-
vuje pouze v prvńı vrstvě, do které vstupuje krevńı tok. Pomalé toky
zpravidla nelze zobrazit. Nevýhodou je také pokles signálu v násle-
duj́ıćıch tomovrstvách, do kterých vtéká krev (např. při sńımáńı 3D
obrazu), protože částice krevńıho toku nestač́ı relaxovat.

Obrázek 3.24: Time Of Flight MRA: Částice stacionárńı tkáně jsou excitovány prvńım RF
pulzem, do př́ıchodu následuj́ıćıho RF pulzu nestač́ı plně relaxovat, aby mohly být novým
pulzem vybuzeny, a poskytuj́ı pouze slabý signál. Částice krevńıho toku, které vtékaj́ı nově
do sńımané scény nebyly prvńım RF pulzem excitovány, ale následuj́ıćım RF pulzem jsou
vybuzeny a poskytuj́ı silný signál.

3.14 Funkčńı MRI (fMRI)

Funkčńı magnetická rezonance je metoda uplatňuj́ıćı se zejména v neurolo-
gii, která slouž́ı k funkčńımu zobrazeńı mozkové aktivity. Podstatou metody
je změna prokrveńı a objemu krve v aktivńı oblasti mozkové k̊ury (perfuzńı
fMRI) nebo změna mezi poměrem okysličené a neokysličené formy hemo-
globinu (BOLD fMRI – blood oxygen level-dependent). Neokysličená forma
hemoglobinu má paramagnetické vlastnosti a chová se jako přirozená MR
kontrastńı látka, která zkracuje relaxačńı čas T2*. Aktivńı oblast mozku,
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která spotřebovává v́ıce kysĺıku, potom poskytuje silněǰśı signál než okoĺı.
Při fMRI vyšetřeńı se opakovaným skenováńım źıskávaj́ı obrazy celého ob-
jemu mozku v klidu i při aktivńım řešeńı úkol̊u (reakce na podnět, pohyb
končetin, tvorba slov, atd.). Změny mozkové aktivity jsou měřeny z rozd́ılu
dvojic obraz̊u poř́ızených v klidu a při mozkové činnosti.

3.15 Difuzńı MRI

Difuzńı MRI zobrazuje změny signálu zp̊usobené difuźı10 molekul vody
ve tkáńıch. Takové zobrazeńı je relativně nezávislé na relaxačńıch časech
T1, T2 i na hustotě protonových jader (PD). Difuzńı zobrazeńı se uplatňuje
předevš́ım při hodnoceńı patologických stav̊u mozku (stář́ı ischemického
postižeńı mozku, traumatické změny mozku, posuzováńı buněčného složeńı
mozkových nádor̊u nebo změny v d̊usledku Alzeheimerovy choroby, autismu,
schizofrenie, apod.).

Obrázek 3.25: DTI obraz mozku zobrazuj́ıćı směry difuze molekul vody.
Převzato z: http://en.wikipedia.org/wiki/ File:DTI-sagittal-fibers.jpg.

Směr difuze může být zcela náhodný všemi směry (např. v mozkomı́̌sńım
moku nebo šedé hmotě mozku) nebo omezený pouze na některé směry

10Difuze = přechod částic látky z mı́st s vyšš́ı koncentraćı látky do mı́st s nižš́ı koncentraćı látky
v d̊usledku tepelného pohybu. Difuze prob́ıhá až do vyrovnáńı koncentraćı látky v celém objemu.

http://en.wikipedia.org/wiki/
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(např. v b́ılé hmotě mozku převládá difuze ve směru dlouhých vláken
axon̊u), kdy je všesměrové difuzi bráněno bariérou např. buněčných stěn.
Směr difuze lze zjistit mnohonásobným skenováńım zvolené vrstvy tkáně
v několika směrech. Jednotlivé směry zobrazeńı se źıskávaj́ı změnou ori-
entace magnetických gradient̊u. Každý směr gradientu potom zobrazuje
jiný směr difuze. V praxi se směr difuze vypoč́ıtává nejméně ze 6 směr̊u,
obvykle však z 12 až 256 směr̊u. Výsledkem difuzńıho zobrazeńı může být
šedoškálová mapa velikosti difuze (metoda DWI – Diffusion Weighted Ima-
ging) nebo barevná mapa mozku (metoda DTI – Diffusion Tensor Imaging),
kdy jednotlivé barvy určuj́ı jednotlivé směry difuze v dané oblasti. Ukázka
DTI obrazu mozku je na obrázku 3.25.

3.16 Konstrukce MRI př́ıstroje

Magnetická rezonance je velmi složitý př́ıstroj tvořený několika částmi.
Schéma MR tomografu je na obrázku 3.26. Hlavńımi prvky př́ıstroje jsou:

• Hlavńı magnet : Vytvář́ı homogenńı magnetické pole B0.

• Gradientńı systém: Gradientńı ćıvky vytvářej́ı gradientńı magnetická
pole ve směru x, y a z a slouž́ı k zakódováńı pozice mı́sta vzniku signálu.

• Radiofrekvenčńı systém: Radiofrekvenčńı vyśılač a přij́ımač v podobě
ćıvek slouž́ı k vyśıláńı RF pulz̊u pro excitaci částic a záznamu signál̊u
vznikaj́ıćıch při relaxaci vybuzených částic.

• St́ıněńı: Radiofrekvenčńı a magnetické st́ıněńı, které je součást́ı př́ıstroje
i samotné mı́stnosti s př́ıstrojem, slouž́ı proti elektromagnetickému
rušeńı z okoĺı.

• Poč́ıtačový systém: Zajǐst’uje výpočty, vytvořeńı a zobrazeńı obrazu,
ovládáńı př́ıstroje a nastavováńı parametr̊u skenováńı.

3.16.1 Hlavńı magnet

Magnety použ́ıvané v lékařské diagnostice i NMR spektroskopii muśı spl-
ňovat několik d̊uležitých požadavk̊u, které zásadńım zp̊usobem ovlivňuj́ı
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Obrázek 3.26: Schéma MR př́ıstroje.

výsledek měřeńı a kvalitu obrazu: předevš́ım velikost pole magnetu, homo-
genita pole a časová stabilita pole.

Velikost magnetického pole určuje citlivost měřeńı a dosažené rozlǐseńı
obrazu. Pro lékařskou diagnostiku jsou běžně dostupné magnety o indukci
do 3 T (nejčastěji 1,5 T), objevuj́ı však i magnety o śıle 7 T nebo 9 T.
Pro NMR spektroskopii jsou k dispozici mnohem silněǰśı magnety (>20 T).
Homogenita a stabilita magnetického pole ovlivňuj́ı všechny dosažené pa-
rametry zobrazeńı. Nehomogenity11 pole (∆B0) i časové změny velikosti
magnetického pole v čase (∆B0/∆t) zp̊usobuj́ı vznik obrazových artefakt̊u,
zhoršuj́ı kvalitu obrazu a vytvářej́ı geometrické zkresleńı obrazu. Přestože
nehomogenity magnetického pole dosahuj́ı v praxi velmi malých hodnot
řádově 10−6, muśı se odstraňovat.

Vyhlazeńı a odstraněńı nehomogenit magnetického pole lze provést po-
moćı tzv. shimmingu. Pasivńı shimming tvoř́ı př́ıdavné kovové fólie a plechy

11Nehomogenity = odchylky od konstantńı velikosti měřeného parametru.
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Tabulka 3.3: Srovnáńı některých vlastnost́ı magnet̊u.

Vlastnost Supravodivý Rezistentńı Permanentńı
Velikost B0 vysoká malá (do 0,5 T) malá (do 0,3 T)
Kvalita obrazu výborná dobrá špatná
Efektivńı objem velký dostatečný dostatečný
Homogenita vysoká dostatečná dostatečná
Stabilita pole velmi dobrá pr̊uměrná velmi dobrá
Potřeba st́ıněńı významná nákladné st́ıněńı nevýznamná
Orientace pole osa z osa z nebo y osa y
Rozptylové pole velmi velké malé zanedbatelné
Vypnut́ı v nouzi pomalé rychlé nelze
Rozměry velké relativně malé pr̊uměrné
Hmotnost pr̊uměrná velká velká
Technologie náročná nenáročná nenáročná
Cena vysoká ńızká vysoká
Spotřeba energie ńızká velmi vysoká neńı
Chlazeńı kryogen (He+Ne) chlad́ıćı voda neńı

umist’ované vně nebo okolo hlavńıho magnetu. Aktivńı shimming zajǐst’uj́ı
př́ıdavné korekčńı ćıvky, které vytvářej́ı vlastńı magnetické pole p̊usob́ıćı
proti nehomogenitám.

Při konstrukci MR př́ıstroje lze použ́ıt tři typy magnet̊u, jejichž srovnáńı
je uvedeno v tabulce 3.3:

• Permanentńı magnet : K vytvořeńı magnetického pole nepotřebuje
elektrické napájeńı. Výhodou je snadná konstrukce a nenáročný provoz,
nevýhodou je předevš́ım slabá indukce pole a špatná kvalita obrazu.

• Rezistivńı magnet (elektromagnet): Pracuje na principu elektromagne-
tické indukce. Ćıvkou, kterou procháźı elektrický proud, je generováno
magnetické pole, jehož intenzita je úměrná velikosti procházej́ıćıho
proudu a počtu vinut́ı ćıvky. Elektromagnety mohou být s jádrem
nebo bez jádra, jsou jednoduché na výrobu, ale vyžaduj́ı konstantńı
elektrický př́ıkon a účinné chlazeńı, protože se ćıvky pr̊uchodem elek-
trického proudu silně zahř́ıvaj́ı. Magnety lze konstruovat také jako
otevřené (

”
C“ magnety) nebo vertikálńı.
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• Supravodivý magnet : Je elektromagnet, jehož ćıvky (sloučenina niob-
titan) jsou chlazeny tekutým heliem na teplotu 4,2 K, při které se
projevuj́ı supravodivé12 vlastnosti materiálu. Pokud do ćıvky mag-
netu pust́ıme elektrický proud, bude ćıvkou proud protékat téměř beze
ztrát. Intenzita magnetického pole generovaná magnetem je úměrná
počátečńımu proudu. Pokles intenzity pole je řádově několik ppm13/rok.
Při poškozeńı magnetu hroźı riziko exploze (odpařeńı tekutého He
a expanze plynu). Zastaveńı magnetu lze provést

”
normálně“ (zařa-

zeńım silného odporu do obvodu s ćıvkou), nebo okamžitě (v př́ıpadě
havárie) tzv. STOP tlač́ıtkem, kdy dojde k okamžitému rozpojeńı ob-
vodu, nahromaděná energie se přeměńı v teplo a tekuté He se okamžitě
vypař́ı. Objem helia je cca 1700 litr̊u a interval plněńı je typicky každé
4 roky nebo po vypařeńı 1000 l He (výpar asi 0,03 l/h). Výhodou
supravodivého magnetu je vynikaj́ıćı kvalita obrazu a ńızká energe-
tická náročnost, nevýhodou potom náročná technologie a vysoká cena.

3.16.2 Gradientńı systém

Gradientńı ćıvky vytvářej́ı gradientńı magnetická pole ve směru x, y a z,
která se superponuj́ı přes hlavńı magnetické pole B0 a záměrně narušuj́ı jeho
homogenitu s ćılem zakódovat přesnou pozici mı́sta vzniku signálu. Para-
metry gradientńıch poĺı umožňuj́ı skenovat tomovrstvy o nejmenš́ı tloušt’ce
až 0,7 mm ve 2D zobrazeńı a až 0,1 mm ve 3D. Nejmenš́ı velikosti voxelu
pak mohou dosahovat běžně submilimetrových hodnot. Důležitými parame-
try gradientńıho systému, které ovlivňuj́ı kvalitu zobrazeńı, jsou linearita
a velikost gradientu, časová stabilita gradientńıho pole (∆G/∆t) a rychlost
změny gradientu vzhledem ke kódováńı fáze (viz kapitola 3.10.2). Přeṕınáńı
gradient̊u během měřeńı produkuje silný hluk (cvakot).

Gradientńı systém Gx a Gy je tvořen Golayovými (sedlovými) ćıvkami
(viz obrázek 3.20 a 3.19) a gradient Gz zajǐst’uj́ı Helmholtzovy ćıvky tvořené
dvěma kruhovými vinut́ımi na společné ose za sebou, jejichž vzdálenost je
rovna jejich poloměru (viz obrázek 3.18).

12Supravodivost je jev, při kterém materiál klade nulový odpor procházej́ıćımu elektrickému proudu.
13ppm (parts per million) = 10−6
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3.16.3 Radiofrekvenčńı systém

• Vyśılač: Generuje RF pulzy vhodného tvaru, energie a sledu pro exci-
taci částic zkoumané látky. U vyśılače je d̊uležitá maximálńı účinnost
přeměny výkonu RF signálu na excitačńı energii.

• Přij́ımač: Systém ćıvek, které slouž́ı pro detekci FID signál̊u. U při-
j́ımače je d̊uležitá maximálńı účinnost přeměny magnetického signálu
částic (Mxy) na elektrický signál.

U starš́ıch př́ıstroj̊u se použ́ıvaly RF ćıvky, které sloužily zároveň jako
vyśılač pulz̊u i přij́ımač signál̊u. Dnes je trend použ́ıvat oddělené celoobje-
mové vyśılaćı ćıvky pro excitaci celého objemu látky a speciálńı přij́ımaćı
ćıvky pro detekci signál̊u. Přij́ımaćı ćıvky lze rozdělit na tři skupiny:

• Povrchové: přikládaj́ı se na povrch těla

• Objemové: obeṕınaj́ı vyšetřovanou oblast těla

• Velkoobjemové (celotělové): obeṕınaj́ı celé tělo

Efektivńı penetračńı hloubka ćıvky, tj. vzdálenost, do které je ćıvka
schopna vyśılat RF pulzy, resp. ze které je schopna detekovat FID signály,
je přibližně úměrná poloměru ćıvky. Prostorové rozlǐseńı ćıvky naopak
roste s menš́ı velikost́ı ćıvek. Snahou při detekci signál̊u je také dosáhnout
co největš́ıho poměru signál-̌sum (SNR). Poměr SNR se zlepšuje s vyš́ım
počtem, větš́ı plošnou hustotou ćıvek a menš́ı vzdálenost́ı mezi ćıvkami
a vyšetřovanou oblast́ı těla. Z těchto d̊uvod̊u je vhodná konstrukce speciál-
ńıch objemových ćıvek pro každou část těla (např. pro hlavu, páteř, ramena,
zápěst́ı, kolena, kotńıky, prsa, apod.). Nověji se objevuj́ı také velkoobjemové
ćıvky schopné pokrýt najednou co největš́ı část těla bez nutnosti měnit jed-
notlivé menš́ı ćıvky během vyšetřeńı.

3.16.4 Radiofrekvenčńı a magnetické st́ıněńı

Ćılem je jednak ochrana MRI př́ıstroje před elektromagnetickým rušeńım
a šumem z okoĺı, jednak také ochrana okoĺı před radiofrekvenčńımi pulzy
a magnetickým polem produkovanými MRI př́ıstrojem. St́ıněn je nejen MR
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Tabulka 3.4: Délka r̊uzných MRI vyšetřeńı.
Zdroj: http://radiologieplzen.eu/?page_id=41.

Vyšetřeńı Orientačńı čas (bez př́ıprav)
mozek 15 min (s kontrastńı látkou 45 min)
bederńı páteř 10 min (s kontrastńı látkou 30 min)
krčńı páteř 10 min (s kontrastńı látkou 30 min)
srdce 30-40 min
játra 30-60 min
klouby končetin 40 min
střeva 30 min (nutná př́ıprava cca 60 min)

př́ıstroj, ale také celá mı́stnost, ve které se tomograf nacháźı. Elektromagne-
tické rušeńı znehodnocuje měřené signály a je zdrojem četných obrazových
artefakt̊u. Zdrojem šumu jsou rádiové a televizńı vyśılače, elektrická a elek-
tronická zař́ızeńı, zářivky, výbojky, elektrická zapalováńı aut, apod.

St́ıněńı se realizuje v podobě st́ıńıćıch kryt̊u s velkým st́ınićım fakto-
rem, použ́ıvaj́ı se např. tenké kovové fólie, plechy, kovové pěny, nátěry, atd.
Typicky se použ́ıvá měd’ nebo nikl.

3.17 MRI vyšetřeńı

Vyšetřeńı magnetickou rezonanćı je vhodné zejména pro zobrazeńı měkkých
tkáńı (mozek, mı́cha, orgány, aj.), které obsahuj́ı velký počet jader vod́ıku
(1H) nebo jiných často zobrazovaných jader – uhĺıku (C-13), fluoru (F-19),
sod́ıku (Na-23) nebo fosforu (P-31). Lze zobrazovat nejen relaxačńı vlast-
nosti jader (konstanty T1 a T2) a hustotu jader (PD), ale také pohyb jader
(MRA), okysličeńı tkáně (fMRI) nebo difuzi jader (DWI, DTI). Některé
systémy umožňuj́ı zobrazeńı pohybu tkáńı v reálném čase se vzorkovaćı
frekvenćı až 1000 Hz (tzv. MR fluoroskopie). Značnou výhodou magnetické
rezonance je možnost zobrazeńı libovolného řezu tkáńı v závislosti na na-
staveńı gradientńıch poĺı a také možnost 3D zobrazeńı.

Jistými nevýhodami metody jsou některá rizika a kontraindikace, délka
vyšetřeńı (viz tabulka 3.4), větš́ı počet a častěǰśı výskyt artefakt̊u a sa-
mozřejmě vyšš́ı pořizovaćı a provozńı náklady.

http://radiologieplzen.eu/?page_id=41
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3.17.1 Nebiologické materiály

Nebiologické materiály v těle pacienta mohou při MRI vyšetřeńı zp̊usobovat
značné problémy. Závažnými komplikacemi jsou zejména možná rizika poš-
kozeńı pacienta, méně závažnými problémy potom možnost vzniku obra-
zových artefakt̊u. Vznik komplikaćı a mı́ra jejich účinku záviśı předevš́ım
na typu materiálu a jeho elektrických a magnetických vlastnostech.

Magnetické vlastnosti ovlivňuj́ı chováńı látky v př́ıtomnosti vněǰśıho
magnetického pole. Rozlǐsujeme tři typy látek:

• Diamagnetické látky : Jsou tvořeny atomy, jejichž magnetický moment
je nulový. Látka se v nepř́ıtomnosti magnetického pole chová nemag-
neticky. Po vložeńı diamagnetické látky do magnetického pole se změńı
uspořádáńı elektronových obal̊u atomů tak, že vznikaj́ı magnetické
dipóly p̊usob́ıćı proti vněǰśımu magnetickému poli. Látka se zač́ıná
chovat magneticky a to tak, že mı́rně zeslabuje účinek vněǰśıho magne-
tického pole. Po vyjmut́ı z magnetického pole zeslabuj́ıćı účinek látky
zaniká. Př́ıkladem jsou uhĺık, měd’, zlato, voda, aj.

• Paramagnetické látky : Jsou tvořeny atomy s nepárovými elektrony
v elektronovém obalu, které vytvářej́ı nenulový magnetický moment.
V nepř́ıtomnosti magnetického pole jsou ovšem magnetické momenty
atomů vlivem tepelného pohybu uspořádány zcela náhodně a látka
se jako celek chová nemagneticky. Po vložeńı paramagnetické látky
do magnetického pole se magnetické momenty atomů zorientuj́ı ve smě-
ru vněǰśıho magnetického pole. Látka se zač́ıná chovat magneticky
a to tak, že mı́rně zesiluje účinek vněǰśıho magnetického pole. Po vy-
jmut́ı z magnetického pole zesiluj́ıćı účinek látky zaniká. Př́ıkladem
jsou hlińık, sod́ık, hořč́ık, mangan, platina, aj.

• Feromagnetické látky : Jsou tvořeny stejnými atomy jako látky para-
magnetické. Atomy jsou ovšem uspořádány do tzv. domén. Magne-
tické momenty atomů v rámci domény jsou uspořádány souhlasně, ale
směr magnetických moment̊u jednotlivých domén je v nepř́ıtomnosti
magnetického pole zcela náhodný a látka jako celek se chová nemagne-
ticky. Po vložeńı feromagnetické látky do vněǰśıho magnetického pole



KAPITOLA 3. MAGNETICKÁ REZONANCE 103

se magnetické momenty domén orientuj́ı ve směru vněǰśıho magne-
tického pole, hranice domén se rozšǐruj́ı až může doménová struktura
zcela zaniknout. Látka se zač́ıná chovat magneticky a to tak, že velmi
silně zesiluje účinek vněǰśıho magnetického pole. Po vyjmut́ı z magne-
tického pole nav́ıc z̊ustává látka trvale zmagnetovaná. Zesiluj́ıćı účinek
látky záviśı na velikosti vněǰśıho magnetického pole, ve kterém byla
látka umı́stěna. Feromagnetické vlastnosti se projevuj́ı pouze u látek
v krystalickém stavu jako jsou železo, kobalt, nikl nebo některé slitiny.

Zejména feromagnetické materiály v těle pacienta mohou být v magne-
tickém poli MRI př́ıstroje nebezpečné z d̊uvodu pohybu a vibraćı, které
mohou vést k dislokaci materiálu a poškozeńı okolńıch tkáńı.

V látkách schopných vést elektrický proud (kovy nebo elektrolyty) se
mohou d̊usledkem změn magnetických poĺı indukovat elektrické proudy
(magnetoelektrická indukce). V plošných a objemových vodič́ıch se tyto
indukované proudy označuj́ı jako v́ı̌rivé proudy, protože maj́ı charakter
proudových smyček. Nenulový elektrický odpor vodič̊u potom zp̊usobuje
přeměnu elektrické energie indukovaných proud̊u na ztrátové teplo a vede
k zahř́ıváńı vodič̊u. Hlavńım problémem kovových materiál̊u v těle paci-
enta při MRI vyšetřeńı je jejich zahř́ıváńı, které může vést až ke vzniku
popálenin. Množstv́ı tepla Q vznikaj́ıćı ve vodiči lze popsat rovnićı:

Q = RI2t, (3.23)

kde R je elektrický odpor vodiče, I elektrický proud protékaj́ıćı vodičem a t
doba pr̊uchodu elektrického proudu vodičem.

U elektronických př́ıstroj̊u v těle pacienta (např. kardiostimulátory, koch-
leárńı implantáty) může doj́ıt vlivem indukovaných proud̊u k poškozeńı sa-
motného př́ıstroje nebo vlivem proměnných magnetických poĺı k interferenci
s funkčńım režimem př́ıstroje.

Značné rozš́ı̌reńı MRI vyšetřeńı vede k vývoji nových materiál̊u a elek-
tronických př́ıstroj̊u, které jsou MR kompatibilńı jak z hlediska bezpečnosti
pacienta, tak z hlediska obrazových artefakt̊u a zkresleńı obrazu.
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3.17.2 Rizika

• Silné magnetické pole

– Závratě, žaludečńı nevolnost, zvýšený tep, indukované proudy.

– Magnetické pole může do dutiny magnetu vtáhnout feromagne-
tické předměty až ze vzdálenosti několika metr̊u a může poškodit
elektronická zař́ızeńı ve svém okoĺı a poškodit magnetická média
(kreditńı karty, disky, aj.).

– Pole může zp̊usobit pohyb kovových implantát̊u či jiných ko-
vových těles v těle a poškodit elektronické implantáty (pacemakery,
kochleárńı implantáty, aj.).

• Časově proměnná gradientńı magnetická pole: hluk, stimulace nerv̊u

• Vysokofrekvenčńı RF pole: ohřev tkáně, popáleniny, stimulace

• Hluk: poškozeńı sluchu, bolest hlavy

• Kryogenńı tekutiny: V př́ıpadě úniku se rychle odpařuj́ı a expanze
plynu vytěsńı z okoĺı kysĺık – riziko udušeńı.

3.17.3 Kontraindikace a omezeńı

• Kardiostimulátory nebo kochleárńımi implantáty mohou být ABSO-
LUTNÍ kontraindikaćı. Nová zař́ızeńı jsou obvykle MR kompatibilńı.

• Kovová tělesa v nevhodných mı́stech (např. oko, mozek) se mohou
v magnetickém poli pohybovat a zp̊usobit poškozeńı tkáně.

• Kovové materiály v těle nebo na povrchu těla (kloubńı náhrady, pro-
jektily, šrapnely, zubńı výplně, korunky, atd.) mohou zp̊usobit některé
pot́ıže: zahř́ıváńı, popáleńı, svěděńı.

• Ušńı implantáty, naslouchadla

• Velká tetováńı ve vyšetřované oblasti (kovová barviva)

• Prvńı trimestr těhotenstv́ı

• Klaustrofobie
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Obrázek 3.27: Ruptura prsńıho implantátu.
Zdroj: Radswiki, http://www.radiopaedia.org/.

Obrázek 3.28: Chronický subdurálńı hematom (obraz FLAIR).
Zdroj: Dr Roberto Schubert, http://www.radiopaedia.org/.

http://www.radiopaedia.org/
http://www.radiopaedia.org/
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Obrázek 3.29: Aneurysma břǐsńı aorty (obraz MRA).
Zdroj: Dr Roberto Schubert, http://www.radiopaedia.org/.

Obrázek 3.30: Hyperintenzivńı léze (hemangiom) v pravém jaterńım laloku (obraz T2).
Zdroj: Dr Paresh K Desai, http://www.radiopaedia.org/.

http://www.radiopaedia.org/
http://www.radiopaedia.org/
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Obrázek 3.31: Funkčńı MRI mozku při plněńı jazykových úkol̊u.
Zdroj: Dr Alexandra Stanislavsky, http://www.radiopaedia.org/.

Obrázek 3.32: Artefakt od magnetické susceptibility zp̊usobený př́ıtomnost́ı kovu v hlavě
pacienta po automobilové nehodě (obraz T1).
Zdroj: Dr Ayush Goel, http://www.radiopaedia.org/.

http://www.radiopaedia.org/
http://www.radiopaedia.org/
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Obrázek 3.33: Sagitálńı řez kolenem (obraz PD).
Zdroj: Dr Andrew Dixon, http://www.radiopaedia.org/.

Obrázek 3.34: Difuzńı zobrazeńı (DTI) sklerózy multiplex.
Zdroj: Dr Ahmed Abd Rabou, http://www.radiopaedia.org/.

http://www.radiopaedia.org/
http://www.radiopaedia.org/
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Obrázek 3.35: Mnohočetné hypointenzivńı osteoblastické metastázy obratl̊u (obraz T1).
Zdroj: Dr Roberto Schubert, http://www.radiopaedia.org/.

(a) (b) (c)

Obrázek 3.36: MR obrazy mozku ve třech rovinách: (a) sagitálńı rovina (obraz T1),
(b) frontálńı rovina (obraz T1) a (c) axiálńı rovina (obraz T2). Zdroj: Dr Frank Gaillard,
http://www.radiopaedia.org/.

http://www.radiopaedia.org/
http://www.radiopaedia.org/


Kapitola 4

Elastografie

Elastografie je neinvazivńı metoda, založená na diagnostickém ultrazvuku
nebo magnetické rezonanci, zobrazuj́ıćı elastické vlastnosti biologických
tkáńı. Metoda je obdobou palpačńıho vyšetřeńı tkáńı, kdy je nahmataná
tuhost ve tkáńıch obvykle znakem nějaké nemoci nebo zdravotńı kompli-
kace. Elastografie vycháźı ze skutečnosti, že r̊uzné biologické tkáně maj́ı
r̊uznou elasticitu, a že změny elastických vlastnost́ı často souvisej́ı s pa-
tologíı nebo abnormalitami tkáńı. Podstatou metody je zkoumáńı odezvy
zobrazovaných tkáńı na silové p̊usobeńı. Historie ultrazvukové elastografie
se datuje přibližně od počátku 80. let minulého stolet́ı. Název metody po-
prvé použil v roce 1991 Ophir a jeho spolupracovńıci. Měřeńı elastických
vlastnost́ı tkáńı pomoćı magnetické rezonance1 představuje poprvé v r. 1995
Muthupillai a spol.

Zavedeńı elastografických metod do klinické praxe vycháźı ze zkušenost́ı,
že mnoho patologických tkáńı (např. nádorových) vykazuje při ultrazvu-
kovém nebo MR vyšetřeńı slabý kontrast nebo je nelze zobrazit v̊ubec. Ul-
trazvuková nebo MR elastografie založená na mapováńı elastických vlast-
nost́ı tkáńı je proto velmi vhodnou metodou pro zobrazeńı struktury a pa-
tologie takových tkáńı.

Měřeńı elastických vlastnost́ı přináš́ı zcela novou informaci o tkáńıch,
kterou lze s výhodou využ́ıt pro lékařskou diagnostiku. Elastografické me-
tody se v klinické praxi využ́ıvaj́ı zpravidla jako doplňkové metody, které
pomáhaj́ı zvyšovat specificitu diagnózy mnoha nemoćı. Velmi časté je
použit́ı elastografie při vyšetřeńı jater, št́ıtné žlázy a lymfatických uzlin,

1Magnetic Resonance Elastography (MRE)
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při screeningu rakoviny prsu a prostaty nebo při vyšetřováńı v gynekolo-
gii. Měřeńı elastických vlastnost́ı lze s výhodou využ́ıt rovněž při vyšetřeńı
mozku, šlach, mléčné žlázy, slinivky, k̊uže nebo daľśıch měkkých tkáńı.
Změny elasticity mohou poskytnou d̊uležité klinické informace také při hod-
noceńı srdečńı dysfunkce, selháńı ledvin nebo neurodegenerativńıch one-
mocněńıch. Zaj́ımavou aplikaćı je invazivńı vyšetřeńı elastických vlastnost́ı
cév v podobě tzv. ultrazvukové intravaskulárńı elastografie. Měřeńı elasti-
city tkáńı pomoćı magnetické rezonance se zaměřuje předevš́ım na vyšetřeńı
jater, mozku a prsńı tkáně.

4.1 Mechanické vlastnosti látek

Za mechanické vlastnosti považujeme takové vlastnosti látek, které popisuj́ı
odolnost látky v̊uči silovému namáháńı. Mechanické vlastnosti látek záviśı
předevš́ım na mezimolekulových vazbách a na mikroskopickém i makrosko-
pickém uspořádáńı molekul v látce. Mezi základńı mechanické vlastnosti
látek patř́ı:

• Pevnost : Strukturńı soudržnost a odolnost látky v̊uči p̊usobeńı vněǰśı
śıly. Překroč́ı-li silové p̊usobeńı tzv. mez pevnosti, docháźı k destrukci
látky.

• Pružnost (elasticita): Schopnost látky vrátit se po odezněńı deformuj́ıćı
śıly zpět do p̊uvodńıho tvaru.

• Tvárnost (plasticita): Schopnost látky trvale změnit sv̊uj tvar vlivem
p̊usobeńı deformuj́ıćı śıly. Deformace tělesa se stává trvalou po překro-
čeńı tzv. meze elasticity.

• Viskozita: Odpor tekutiny ke smykové deformaci, tj. odpor, kterým
tekutina p̊usob́ı proti śıle snaž́ıćı se uvést tekutinu do pohybu. Viskozita
popisuje vnitřńı třeńı a tedy mı́ru tekutosti kapalin a plyn̊u.

Z hlediska elastografických metod je pro popis biologických tkáńı nejd̊ule-
žitěǰśı mechanickou vlastnost́ı samozřejmě pružnost (elasticita).
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Biologické tkáně vykazuj́ı viskózně-elastické vlastnosti, tj. vlastnosti
pevných látek i kapalin (např. tekutost, hysterezi2, napět’ovou relaxaci, aj.),
dále anizotropńı charakter3, nehomogenitu4 nebo nelineárńı vztah mezi p̊u-
sob́ıćım napět́ım a deformaćı. Kromě toho se u biologických tkáńı projevuje
vliv historie zatěžováńı (pamět’ový efekt), adaptibilita na základě zpětné
vazby, změny mechanických vlastnost́ı d̊usledkem stárnut́ı nebo otevřenost
systému (sd́ıleńı hmoty, energie a informaćı s okoĺım). Vlastnosti biolo-
gických tkáńı člověka jsou nav́ıc značně individuálńı a závislé na okamžitém
stavu jedince a jeho komplexńı historii (pohlav́ı, věk, genetické předpoklady,
výživa, životńı styl, pracovńı zat́ıžeńı, aj.). Popis mechanických a hlavně
elastických vlastnost́ı biologických tkáńı je tedy na rozd́ıl od neživých struk-
tur velmi složitý a pro modelováńı a výpočty vyžaduje značné aproximace
a zjednodušeńı.

4.2 Vztah mezi napět́ım a deformaćı

Elastické vlastnosti biologických tkáńı lze nejjednodušeji popsat Hookeovým
zákonem, který vyjadřuje lineárńı vztah mezi deformaćı tělesa (ε) a vněǰśım
napět́ım (σ) – silou, která tuto deformaci zp̊usobuje. Konstantou úměrnosti
je tzv. modul pružnosti, který je r̊uzný pro r̊uzné látky.

modul pružnosti =
σ

ε
(4.1)

Platnost Hookeova zákona je omezena pouze na malé deformace tělesa.
Při velkých deformaćıch přestává platit lineárńı závislost mezi napět́ım a de-
formaćı a popis situace se stává matematicky mnohem složitěǰśım.

Mechanické napět́ı (σ) je stav, který vzniká v tělese jako d̊usledek
p̊usobeńı vněǰśı śıly. Takové napět́ı lze chápat jako tlak śıly (F ) p̊usob́ıćı
na jednotku plochy tělesa (S):

σ =
F

S
(4.2)

2Hystereze= závislost fyzikálńıho stavu a chováńı zkoumaného systému na předchoźıch stavech systému.
3Anizotropie = závislost fyzikálńıch vlastnost́ı látky na směru, ve kterém se měř́ı.
4Nehomogenita = nestejná struktura a fyzikálńı vlastnosti látky (např. nerovnoměrné rozložeńı hmoty).
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Podle směru p̊usob́ıćı śıly rozlǐsujeme:

• Normálové napět́ı – śıla p̊usob́ı kolmo na plochu

• Tečné (smykové) napět́ı – śıla p̊usob́ı v rovině plochy (ve směru tečny)

Obrázek 4.1: Deformace tahem/tlakem, smyková deformace a objemová deformace.

Deformaci tělesa popisujeme jako změnu rozměr̊u, objemu a tvaru tělesa
p̊usobeńım vněǰśı śıly. Podle směru p̊usob́ıćı śıly rozlǐsujeme několik druh̊u
deformace (viz obr. 4.1) a každé deformaci přǐrazujeme vlastńı modul
pružnosti, definovaný Hookeovým zákonem (rovnice 4.1):

• Deformace tahem/tlakem: Śıla p̊usob́ı kolmo na plochu povrchu tělesa.
Deformaci lze popsat jako relativńı změnu délkového rozměru (např.
změna délky ∆l, změna poloměru ∆r, apod.) vzhledem k p̊uvodńımu
délkovému rozměru tělesa (l0, r0):

εE =
∆l

∆l + l0
≈ ∆l

l0
(4.3)

Definujeme tzv. Young̊uv modul pružnosti (E):

E =
σ

εE
=

Fl0
S∆l

(4.4)
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• Smyková deformace: Śıla p̊usob́ı v rovině plochy povrchu (ve směru
tečny) tělesa (tzv. střižná śıla). Deformaci lze popsat jako posunut́ı
roviny řezu tělesa o ∆x. Úhel posunut́ı θ se označuje jako tzv. zkos:

εG = tan θ ≈ ∆x

l0
(4.5)

Definujeme tzv. modul pružnosti ve smyku (G):

G =
σ

εG
=

Fl0
S∆x

≈ E

3
(4.6)

• Objemová deformace: Śıla p̊usob́ı všesměrově (např. hydrostatický tlak
kapaliny). Deformaci definujeme jako relativńı změnu objemu ∆V
vzhledem k p̊uvodńımu objemu tělesa V0:

εK =
∆V

∆V + V0
≈ ∆V

V0
(4.7)

Definujeme tzv. modul objemové pružnosti (K):

K =
p

εK
=
pV0

∆V
(4.8)

Obrázek 4.2: Komprese struktur s r̊uznou elasticitou: velmi měkká struktura (A), měkká
struktura (B), tuhá struktura (C). Komprese tkáně v jednom směru obvykle vede ke změně
rozměru struktury ve směru kolmém na směr p̊usob́ıćı śıly.
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Rozsahy všech tř́ı modul̊u pružnosti pro některé biologické tkáně jsou
zobrazeny na obr. 4.3. Je zaj́ımavé, že Young̊uv modul pružnosti a modul
pružnosti ve smyku dosahuj́ı pro biologické tkáně hodnot ve velmi širokém
rozsahu až 10 řád̊u, zat́ımco rozsah hodnot modulu objemové pružnosti
měkkých i tuhých tkáńı se nelǐśı o v́ıce než 1 řád. Velké hodnoty modulu
objemové pružnosti měkkých i tuhých tkáńı souviśı s malou schopnost́ı de-
formace objemu biologických struktur. Při kompresi se objem tkáně prak-
ticky neměńı a stlačeńı tkáně v jednom směru je kompenzováno změnou
rozměru tkáně v jiném směru (viz obr. 4.2). Z hlediska ultrazvukové a MR
elastografie je pro popis elastických vlastnost́ı tkáńı nejd̊uležitěǰśı Young̊uv
modul pružnosti (E) při tlakové deformaci.

Obrázek 4.3: Elastické moduly tkáńı.

Typické hodnoty Youngova modulu pro vybrané biologické tkáně jsou
uvedeny v tabulce 4.1. Patologické tkáně vykazuj́ı zpravidla větš́ı tuhost
než zdravé tkáně. Elastický modul zdravé měkké tkáně (prsńı tkáň, ledviny,
játra, prostata) se pohybuje v rozsahu asi 0,5 až 70 kPa; hodnoty elas-
tického modulu patologických měkkých tkáńı bývaj́ı obvykle v rozsahu asi
20-560 kPa. Sńıžená hodnota elastického modulu může naopak značit mı́sta
s tekutým obsahem (např. cysty). Značné rozd́ıly v tuhosti mohou odlǐsovat
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Tabulka 4.1: Elasticita biologických tkáńı

Tkáň Young̊uv modul (kPa)
Prsńı tkáň normálńı tuk 18-24

normálńı žláza 28-66
fibrózńı tkáň 96-244
karcinom 22-560

Prostata normálńı anterior 55-63
normálńı posterior 62-71
BPH 36-41
karcinom 96-241

Játra normálńı 0,4-6,0
cirhotická 15-100

Tepna 700-3000
Chrupavka 790

Šlacha 800
Zubńı sklovina 20 000 000-84 000 000
Stehenńı kost 11 000 000-20 000 000

také benigńı a maligńı ložiska. Léze s elastickým modulem vyšš́ım než 100
nebo 120 kPa bývaj́ı považovány za tvrdé. Pro maligńı nádory jsou typické
velká tuhost a ńızká elasticita (modul pružnosti v rozsahu asi 30 až 270 kPa
se středńı hodnotou asi 160 kPa), zat́ımco nález méně tuhých ložisek zvyšuje
pravděpodobnost benigńı formy ložiska (modul pružnosti v rozsahu asi 1 až
70 kPa).

Změny elastických vlastnost́ı tkáńı se nejlépe určuj́ı srovnáńım s pr̊u-
měrnou hodnotou elasticity ve zvolené referenčńı oblasti. Zavád́ı se veličina
strain ratio, která se definuje jako pod́ıl elasticity v referenčńı oblasti a elas-
ticity v měřené oblasti (např. léze). Strain ratio vyjadřuje, kolikrát je struk-
tura v měřené oblasti tužš́ı než tkáň v referenčńı oblasti. Pro správný odhad
parametru strain ratio je nutné umı́stit referenčńı oblast elasticity do stejné
hloubky, ve které se nacháźı hodnocená struktura. Použit́ı referenčńı oblasti
v jiných hloubkách může vést k rozd́ılným hodnotám parametru. Při exterńı
kompresi tkáně maj́ı totiž deformačńı śıly pouze omezený dosah do hloubky.
Tkáňové struktury tedy budou stlačovány v́ıce v mı́stech bĺıž povrchu než
struktury stejné velikosti a tuhosti uložené hlouběji.
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4.3 Ultrazvuková elastografie

K zobrazeńı elastických vlastnost́ı tkáńı se použ́ıvaj́ı ultrazvukové vlny, po-
dobně jako u diagnostického ultrazvuku. Výstupem ultrazvukové elastogra-
fie je ultrazvukový B-obraz překrytý barevnou mapou, kdy je každému bodu
tkáně (pixelu) v zájmové oblasti přǐrazena určitá barva, která kóduje elas-
tické vlastnosti př́ıslušného bodu zobrazované tkáně. Měkké tkáně bývaj́ı
obvykle kódovány teplými odst́ıny (červená, žlutá), tuhé tkáně pak stu-
denými barvami (modrá, fialová). Ultrazvukové elastografické metody roz-
lǐsujeme statické (př́ıp. kvazi-statické) a dynamické.

Obrázek 4.4: Ukázka elastogramu.

4.3.1 Statická ultrazvuková elastografie

Elastické vlastnosti tkáńı se u této metody určuj́ı na základě rozd́ılu
UZ signálu před a po kompresi tkáně. Stlačeńı tkáně může být statické
(neměnné v čase) nebo kvazi-statické (pomalu proměnné v čase) a nejčastěji
se provád́ı mechanicky př́ımo měř́ıćı UZ sondou, palpaćı nebo pomoćı
vhodného exterńıho zař́ızeńı (např. expanzńı balónek). Ke stlačeńı tkáně
lze ale využ́ıt také fyziologické pohyby v organismu (např. tlukot srdce,
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pulsace cév, dýcháńı, svalové kontrakce). Z nasńımaných dvojic obraz̊u
tkáně před a po kompresi se vhodnými korelačńımi algoritmy pro každý bod
(pixel) zájmové oblasti (ROI5) obrazu stanovuje mı́ra deformace tkáňových
struktur. Nejčastěji se posun tkáně vyhodnocuje jako časový rozd́ıl nede-
modulovaných signál̊u z jednotlivých UZ paprsk̊u odražených v r̊uzných
hloubkách tkáně (měř́ıćı okna) před a po stlačeńı (viz obr. 4.5). Časové po-
sunut́ı měř́ıćıch oken před a po kompresi ∆T se obvykle vztahuje k časové
vzdálenosti měř́ıćıch oken T před kompreśı:

∆l ≈ ∆T

T
→ ε (4.9)

Známe-li napět́ı σ (velikost p̊usob́ıćı śıly), potom můžeme po dosazeńı rov-
nice 4.9 do rovnice Hookeova zákona (4.1) určit elasticitu tkáně kvantita-
tivně jako výpočet Youngova modulu pružnosti v pascalech.

Jiná metoda vyhodnoceńı elasticity tkáńı je založena na prinicpu tkáňo-
vého dopplera (DTI6) a často se označuje jako strain-rate imaging (SRI).
Prostřednictv́ım dopplerovského měřeńı je při deformaci poč́ıtána rychlost
pohybu tkáně – při kompresi se tkáň pohybuje směrem od UZ sondy; při
relaxaci se tkáň pohybuje směrem k UZ sondě. Z časové sekvence dop-
plerovských obraz̊u rychlosti pohybu tkáně se následně vyhodnocuje gra-
dient (změna) rychlosti. Nakonec je na základě gradient̊u rychlosti odha-
dována elasticita (Young̊uv modul) zobrazovaných tkáńı. Aby bylo ve tkáni
dosaženo dostatečných rychlost́ı pohybu potřebných pro výpočet elastických
vlastnost́ı, muśı být tkáň stlačována až o několik milimetr̊u. Při takto velké
kompresi ovšem hroźı riziko posunu vyšetřované struktury mimo zobrazo-
vanou oblast a často docháźı ke vzniku tzv. halo efektu7, který negativně
ovlivňuje kvalitu výsledného obrazu.

Obecné výhody statických elastografických metod spoč́ıvaj́ı v jednodu-
chosti, široké dostupnosti a ńızké ceně. Elastické vlastnosti lze zobrazit kla-
sickými diagnostickými ultrazvuky, které jsou doplněny o vhodný software
s algoritmem pro výpočet elasticity. Samozřejmost́ı statických metod je zob-
razeńı elasticity v reálném čase.

5Region of Interest (ROI) = oblast zájmu
6Doppler Tissue Imaging (DTI)
7Halo efekt = rozmazáńı hranic objektu v obraze
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Obrázek 4.5: Posun tkáně se vyhodnocuje jako časový rozd́ıl nedemodulovaných signál̊u
z jednotlivých UZ paprsk̊u odražených v r̊uzných hloubkách tkáně (měř́ıćı okna) před
a po stlačeńı. Časové posunut́ı měř́ıćıch oken před a po kompresi ∆T se obvykle vztahuje
k časové vzdálenosti měř́ıćıch oken T před kompreśı

K nevýhodám statických metod patř́ı častá neznalost velikosti deformačńı
śıly, která neumožňuje určit elastické vlastnosti tkáně (Young̊uv modul)
kvantitativně. Elasticita se pak odhaduje pouze na základě velikosti de-
formace. Odhad elasticity pak souviśı s daľśımi limitacemi metody. Pro-
blematické je srovnáńı a reprodukovatelnost v́ıce elastogramů. Každý elas-
togram je v́ıceméně originál, poř́ızený individuálně pro každého pacienta
za odlǐsných podmı́nek (např. tkáň stlačuje každý lékař jinak, fyziologické
pohyby v organismu jsou závislé na pacientovi, apod.). Kvalita obrazu
i jeho analýza potom silně záviśı na znalostech a zkušenostech lékaře. Jis-
tou nevýhodou je také měřeńı a zobrazeńı elasticity pouze ve směru UZ
paprsku. K nevýhodám patř́ı také výskyt řady obrazových artefekt̊u, které
muśı být při hodnoceńı elastogramu brány na zřetel.
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4.3.2 Dynamická ultrazvuková elastografie

Dynamická elastografie je metoda založená na hodnoceńı mı́ry stlačeńı
tkáně dynamickou silou, která je na rozd́ıl od statických nebo kvazi-
statických sil rychle proměnná v čase. Dynamickou silou jsou nejčastěji
krátké tlakové pulzy nebo mechanické vibrace, jejichž zdrojem mohou být
fyziologické pohyby v organismu (např. tlukot srdce nebo pulsace cév),
častěji pak exterńı vibrátory nebo intenzivńı pulzy akustického tlaku vy-
tvořené fokusovaným ultrazvukovým paprskem (ARFI – viz dále). Řada
dynamických elastografických metod je založena na hodnoceńı rychlosti
š́ı̌reńı střižných vln (shear waves), které vznikaj́ı ve tkáni jako odezva elas-
tického odporu tkáně na tlakové pulzy nebo mechanické vibrace s ńızkou
frekvenćı (asi 10-500 Hz) a na rozd́ıl od podélných vln se š́ı̌ŕı celým obje-
mem tkáně v př́ıčném směru (částice tkáně kmitaj́ı kolmo na směr š́ı̌reńı
ultrazvuku), podobně jako vlny na vodńı hladině8. Elastografické metody
založené na střižných vlnách se pak často souhrnně označuj́ı jako Shear
Waves elastografie (SWE).

Metoda založená na radiačńı śıle ultrazvukového paprsku (ARFI9) využ́ıvá
velkého akustického tlaku fokusovaného ultrazvuku ke kompresi tkáňových
struktur zaměřených ve fokusačńı zóně sńımané oblasti. Radiačńı śıla má

8Ultrazvukové vlny ze sondy se š́ı̌ŕı prostřed́ım v podélném směru – částice látky kmitaj́ı ve směru š́ı̌reńı
vlny, přičemž docháźı ke stř́ıdavému zhušt’ováńı a zřed’ováńı částic prostřed́ı ve směru š́ı̌reńı vlny. Rychlost
š́ı̌reńı podélných vln cl je ovlivněna elastickými vlastnostmi (objemový modul pružnosti K) a hustotou
prostřed́ı ρ. Podélné vlny se mohou š́ı̌rit libovolným hmotným prostřed́ım: plynným, kapalným i pevným.
V biologických měkkých tkáńıch je rychlost š́ı̌reńı podélných vln asi 1400 až 1600 m/s.

cl =

√
K

ρ
(4.10)

Střižné vlny se naopak mohou š́ı̌rit pouze prostřed́ım, které odolává namáháńı ve smyku, tj. pouze
v prostřed́ı pevném. V plynech ani kapalinách střižné vlny nevznikaj́ı. Rychlost š́ı̌reńı střižných vln vs ve
tkáńıch je oproti rychlosti š́ı̌reńı podélných vln až 1000× menš́ı (cca 1-10 m/s) a záviśı na smykových
elastických vlastnostech prostřed́ı (modul pružnosti ve smyku G) a hustotě prostřed́ı ρ:

vs =

√
G

ρ
, G ≈ E/3 → vs =

√
E

3ρ
(4.11)

Elasticitu tkáńı (Young̊uv modul E) lze odhadnout z rovnice 4.11 na základě naměřené rychlosti š́ı̌reńı
střižných vln vs ve tkáńıch. Hustotu biologických tkáńı ρ obvykle dosazujeme jako konstantu (viz tabulka
4.2). Pr̊uměrná hustota měkkých tkáńı (prsńı tkáň, prostata, játra, ledviny) je přibližně 1047± 5kg/m3.

9Acoustic Radiation Force Impulse
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Tabulka 4.2: Hustota tkáńı.

Tkáň Hustota (kg/m3)
Tuk 928 (917-939)
Kosterńı svalstvo 1041 (1036-1056)
Játra 1050 (1050-1070)
Ledviny 1050
Slinivka 1040-1050
Slezina 1054
Prostata 1045

Št́ıtná žláza 1050 (1036-1066)
Varlata 1040
Vaječńıky 1048

Šlacha 1165
Měkké tkáně 1047 ± 5

směr š́ı̌reńı ultrazvukových paprsk̊u a největš́ı velikosti dosahuje právě ve fo-
kusačńı zóně. Velikost radiačńı śıly je př́ımo úměrná pr̊uměrné intenzitě I
ultrazvukových vln v čase a koeficientu absorpce prostřed́ı α a nepř́ımo
úměrná rychlosti š́ı̌reńı ultrazvukové vlny c prostřed́ım:

F =
2αI

c
(4.12)

K vytvořeńı měřitelných posun̊u tkáně (obvykle 1 až 20 µm) je zapotřeb́ı
velmi intenzivńıho ultrazvukového pulzu. Měřeńı posun̊u tkáně zajǐst’uj́ı
zobrazovaćı (čtećı) UZ pulzy vyslané před a po aplikaci intenzivńıho pulzu.
Posun tkáně se stanovuje podobně jako u statické elastografie, jako časová
změna signál̊u z jednotlivých ultrazvukových paprsk̊u odražených v r̊uzných
hloubkách tkáně před a po kompresi tkáně (viz kapitola 4.3.1, obr. 4.5).
V praxi se obvykle vyšle jeden zobrazovaćı pulz pro stanoveńı pozice tkáně
před stlačeńım, intenzivńı pulz zp̊usobuj́ıćı kompresi tkáně a jeden nebo v́ıce
zobrazovaćıch pulz̊u, které stanovuj́ı pozici tkáně po kompresi a monitoruj́ı
návrat tkáně zpět do p̊uvodńı polohy. Výhodou metody ARFI je mnohem
větš́ı dosah komprese. Zat́ımco u statických nebo kvazi-statických zp̊usob̊u
stlačeńı tkáně (např. palpace UZ sondou, exterńım zař́ızeńım nebo fyzio-
logickými pohyby organismu) se účinný dosah komprese ve tkáni snižuje
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se vzdálenost́ı od zdroje deformačńı śıly (dosah typicky cca 5 cm), metoda
založená na radiačńı śıle ultrazvukového paprsku tuto limitaci překonává.
Komprese tkáńı je v př́ıpadě ARFI zaručena prakticky v libovolné hloubce
tkáně, do které je zaměřena fokusačńı zóna ultrazvuku. Nevýhodou me-
tody ARFI je, že nezobrazuje př́ımo kvantitativńı popis elasticity tkáně,
ale pouze odhad Youngova modulu na základě velikosti posunut́ı tkáně.
Kvantitativńı obraz elesticity tkáně nelze zpravidla źıskat, protože se veli-
kost radiačńı śıly, zp̊usobuj́ıćı deformaci tkáně, měńı vlivem r̊uzného útlumu
v r̊uzných tkáńıch (koeficient absorpce α v rovnici 4.12). Systémy založené
na kompresi tkáně pomoćı ARFI nav́ıc vyžaduj́ı pro generováńı intenzivńıch
ultrazvukových pulz̊u sondy speciálńı konstrukce. Vysoká intenzita fokuso-
vaného ultrazvuku s sebou přináš́ı také vyšš́ı biologické riziko poškozeńı
tkáńı (větš́ı TI a MI index, viz kapitola 2.4) a větš́ı problémy se zahř́ıváńım
ultrazvukové sondy.

Obrázek 4.6: Ukázka point shear-wave elastografie. Na obrázku je v oblasti zájmu papilárńı
karcinom št́ıtné žlázy. Převzato z: http://en.wikipedia.org/wiki/
File:Bojunga et al. 2012 ARFI papillary thyroid carcinoma.png.

Metody shear waves elastografie (SWE) jsou založeny na měřeńı rychlosti
š́ı̌reńı střižných vln, která je úměrná elasticitě tkáńı podle rovnice 4.11.
Střižné vlny mohou ve tkáni vznikat mechanickým buzeńım z povrchu těla

http://en.wikipedia.org/wiki/
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nebo buzeńım pomoćı akustického tlaku fokusovaného ultrazvuku (ARFI –
viz výše). Jednotlivé metody SWE se lǐśı také zp̊usobem měřeńı a zobrazeńı
rychlosti š́ı̌reńı střižných vln.

Obrázek 4.7: Ukázka shear waves elastografie. Na obrázku je v barevném okně vidět
papilárńı karcinom št́ıtné žlázy. Převzato z: http://en.wikipedia.org/wiki/
File:Thyroid SSI Szczepanek-Parulska etq al. 2013 papillary thyroid carcinoma elastogra-
phy.png.

Transient elastografie10 nebo point Shear-Wave elastografie11 vyhodno-
cuj́ı rychlost š́ı̌reńı střižných vln pouze podél jednoho ultrazvukového pa-
prsku (transient elastografie) nebo ve velmi malém regionu zájmu (ROI)
ve srovnáńı s velikost́ı zobrazovaného pole (point shear-wave elastografie).
Výsledkem je v obou př́ıpadech graf závislosti posunu tkáně v čase v jed-
notlivých hloubkách tkáně, ze kterého se aproximaćı určuje pouze č́ıselná

10Transient elastografie (z angl. Transient Elastography – TE) využ́ıvá k vytvořeńı střižných vln ve tkáni
mechanické vibrace buzené na povrchu těla pomoćı speciálńı ultrazvukové sondy s pohyblivým ṕıstem.

11point Shear-Wave elastografie (z angl. point Shear-Wave Elastography – pSWE) využ́ıvá k vytvořeńı
střižných vln ve tkáni radiačńı śılu fokusovaného ultrazvuku (ARFI).

http://en.wikipedia.org/wiki/
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hodnota rychlosti š́ı̌reńı střižných vln. Tato č́ıselná hodnota dává podle
rovnice 4.11 př́ımo kvantitativńı informaci o elasticitě zaměřené tkáně (viz
obrázek 4.6). Transient elastografie i point shear-wave elastografie jsou
vhodné pro stanoveńı elasticity zejména v homogenńıch oblastech tkáńı
a použ́ıvaj́ı se nejčastěji pro diagnostiku jater.

Nejsofistikovaněǰśı SWE metoda (ShearWaveTM Elastography, Superso-
nic Imagine) umožňuje vyhodnocovat rychlost š́ı̌reńı střižných vln v tzv.
barevném okně o rozměrech až 3×3 cm pro lineárńı sondy a 9×4 cm pro
konvexńı sondy. Výsledkem je kvantitativńı dvourozměrný obraz elasticity
tkáně, který se vykresluje prakticky v reálném čase. Elasticita se opět vy-
hodnocuje na základě měřitelných posun̊u tkáně (viz rovnice 4.11), které
jsou vyhodnoceny na základě časových rozd́ıl̊u signál̊u z mnoha ultrazvu-
kových paprsk̊u odražených v r̊uzných hloubkách tkáně. Poř́ızeńı dvou-
rozměrného obrazu elasticity na základě měřeńı rychlosti š́ı̌reńı střižných vln
je umožněno také použit́ım v́ıce fokusačńıch zón ultrazvukového paprsku,
které vyvolaj́ı deformaci tkáně a vznik střižných vln ve v́ıce hloubkách tkáně
téměř současně (viz obr. 4.8). Aby bylo možné určit dvourozměrný obraz
rychlosti š́ı̌reńı střižných vln tkáněmi v reálném čase, je nutné vyhodnoco-
vat posunut́ı tkáně v zájmové oblasti s velmi vysokou opakovaćı frekvenćı,
řádově v tiśıćıch Hz (často 5 000 až 20 000 sńımk̊u za sekundu). Při rych-
losti střižných vln cca 1-10 m/s totiž tyto vlny opouštěj́ı sńımanou oblast
za velmi krátkou dobu (např. pro velikost zobrazované oblasti 10 cm opust́ı
vlny scénu za 1/10 až 1/100 s). Při obrazové frekvenci konvenčńıch ultra-
zvukových systémů (jednotky až deśıtky sńımk̊u ze sekundu) se totiž střižné
vlny ze sńımané scény vytrat́ı již během pořizováńı sńımku a nemohly by být
detekovány. Ukázka dvourozměrného elastogramu metodou ShearWaveTM

Elastography je na obrázku 4.7.
Pod́ıváme-li se na obecné výhody a nevýhody shear waves elastogra-

fických metod, potom je jejich jednoznačnou výhodou př́ımo kvantita-
tivńı popis elasticických vlastnost́ı tkáně (Young̊uv modul), vyhodnocený
na základě rychlosti š́ı̌reńı střižných vln pomoćı rovnice 4.11. Daľśı výhodou
je velká prostorové rozlǐsovaćı schopnost, která umožňuje velmi přesnou
lokalizaci a detekci i milimetrových léźı. Metody nejsou až tolik závislé
na zkušenostech lékaře a jsou jednoduché na obsluhu, protože kompresi
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Obrázek 4.8: Vznik deformace a střižných vln (shear waves) v r̊uzných hloubkách tkáně
s využit́ım fokusace UZ paprsku do v́ıce fokusačńıch zón.

tkáně automaticky zajǐst’uje př́ıstroj dle nastavených parametr̊u. Značnou
výhodou je také možnost reprodukce, srovnáváńı a snadněǰśı analýzy ob-
raz̊u, protože každý elastogram je poř́ızen v́ıceméně za stejných akvizičńıch
podmı́nek. Hlavńı nevýhodou SWE metod je zejména větš́ı technologická
náročnost (např. speciálńı UZ sondy, technika ultrarychlého zobrazováńı)
a s t́ım spojená vyšš́ı cena. U technik využ́ıvaj́ıćıch ke kompresi tkáně me-
todu radiačńıho tlaku fokusovaného ultrazvuku je nutné volit dostatečnou
intenzitu vlněńı, aby měly generované střižné vlny ve tkáńıch odpov́ıdaj́ıćı
dosah. S vyšš́ı intenzitou ultrazvukových vln je zároveň spojeno vyšš́ı ri-
ziko biologických účink̊u na tkáně a konstrukčńı problémy (např. zahř́ıváńı
sondy). Částečnou nevýhodou jsou také vlastńı zdroj buzeńı střižných vln,
který může sám o sobě vytvářet nechtěné signály maskuj́ıćı užitečné signály.
Takové nechtěné signály musej́ı být před výpočtem rychlosti š́ı̌reńı střižných
vln ze signálu odfiltrovány.

4.3.3 Intravaskulárńı ultrazvuková elastografie

Intravaskulárńı elastografie se využ́ıvá k zobrazeńı elastických vlastnost́ı
cév. Princip měřeńı je podobný jako u statické UZ elastografie. Ultrazvu-
kový sńımač se zavád́ı do sńımané cévy v podobě katétru. Ke kompresi
cévy se využ́ıvaj́ı pulsace cév vytvořené rytmickou srdečńı činnost́ı nebo
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se do cévy zavád́ı intravaskulárńı balónek, který změnou objemu roztahuje
cévńı stěnu. Metoda je vhodná pro detekci tromb̊u a aterosklerotických
plát̊u usazených na cévńı stěně.

4.4 Magnetická rezonančńı elastografie

Magnetická rezonančńı elastografie (MRE) vyhodnocuje elastické vlastnosti
tkáńı na základě rychlosti š́ı̌reńı střižných vln (shear waves). Střižné vlny
vznikaj́ı ve tkáni jako odezva na ńızkofrekvenčńı mechanické vlny (asi 50 až
500 Hz), které jsou do vyšetřované oblasti generovány pomoćı akustických,
pneumatických nebo elektromagnetických zař́ızeńı. Š́ı̌reńı střižných vln je
detekováno speciálńımi fázově-kontrastńımi metodami citlivými na pohyb.
Fáze atomových jader obsažených ve tkáni je kódována fázovými gradienty,
které jsou aplikovány synchronizovaně se stejnou frekvenćı jako mechanické
vibrace. Změna fáze jader je př́ımo úměrná posunut́ı tkáně zp̊usobenému
š́ı̌reńım střižných vln. Atomová jádra s r̊uznou fáźı produkuj́ı odlǐsné MR
signály a jejich detekćı lze tedy snadno vyhodnotit jejich pohyb. Fázově-
kontrastńı metoda je velmi citlivá a detekuje pohyb tkáně již o stovky nano-
metr̊u. Fázový obraz nese informaci o rychlosti š́ı̌reńı střižných vln ve tkáni
(vs). Z obrazu š́ı̌reńı střižných vln je nakonec pomoćı speciálńıch mate-
matických algoritmů vytvořen elastogram, který popisuje elasticitu tkáně
(Young̊uv modul) kvantitativně:

E = 3ρv2
s = 3ρ (fλ)2 (4.13)

Kde:

ρ : hustota tkáně
f : frekvence mechanických vln
λ : vlnová délka př́ıčných vln ve tkáni

Generátory mechanických vln mohou být akustická a pneumatická zař́ı-
zeńı nebo elektromagnetické ćıvky (např. při MRE mozku). Aktivńı prvek
akustického (např. reproduktor) nebo pneumatického (např. pneumatická
pumpa) zař́ızeńı vytvář́ı mechanické vibrace, které jsou vedeny spojovaćı
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plastovou trubićı k pasivńımu prvku. Aktivńı prvek může být umı́stěn také
mimo MR mı́stnost, což eliminuje vznik šumu a artefakt̊u při pořizováńı
MR sńımk̊u. Pasivńı část zař́ızeńı se přikládá na vyšetřovanou oblast (např.
na břǐsńı stěnu u MRE jater) a přenáš́ı vibrace do těla pacienta.

Doba MR elastografického vyšetřeńı je velice krátká oproti klasickému
MRI vyšetřeńı. Poř́ızeńı obrazu trvá obvykle asi 15 až 30 s, což je umožněno
jednak rychlými fázově-kontrastńımi sekvencemi, jednak nižš́ım rozlǐseńım
(asi 3 až 5×) elastogramu oproti nativńım MR sńımk̊u. Během sńımáńı
obrazu muśı pacient zadržet dech, aby nebyl výsledný obraz znehodnocen
pohybovými artefakty.

Magnetická rezonančńı elastografie nevyžaduje žádné složité softwarové
ani hardwarové doplňky ke standardńım MR př́ıstroj̊um a nab́ıźı značný
diagnostický př́ınos předevš́ım při vyšetřeńı jater, ledvin, a mozku. Patolo-
gie lze ovšem s výhodou hodnotit také u jiných orgán̊u: prsńı tkáně, pro-
staty, srdce, cév, sleziny, slinivky břǐsńı, plic, svalstva, kost́ı, chrupavky, oka,
mı́chy, aj. Relativńı jednoduchost metody umožňuje zařadit MRE do stan-
dardńıho protokolu vyšetřeńı. Značnou výhodou je možnost měřeńı pohybu
tkáně v libovolné rovině. Nevýhodou metody je vysoká cena vyšetřeńı.
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Elektrická impedančńı tomografie

Elektrická impedančńı tomografie (Electric Impedance Tomography – EIT)
je neinvazivńı lékařská technika využ́ıvaj́ıćı ńızkofrekvenčńı elektrické proudy
pro zobrazeńı elektrických vlastnost́ı tkáńı a vnitřńıch struktur těla. Me-
toda je založena na skutečnosti, že r̊uzné biologické tkáně maj́ı r̊uzné elek-
trické vlastnosti, a že mezi zdravými a patologickými tkáněmi existuj́ı
výrazné rozd́ıly elektrických vlastnost́ı. Elektrická impedančńı tomografie
od sebe umožňuje odlǐsit jednotlivé typy tkáńı a poskytuje d̊uležité infor-
mace o struktuře, fyziologickém stavu, patologii a funkci tkáńı. Metoda
nacháźı uplatněńı nejen v lékařské diagnostice a klinickém vyšetřováńı, ale
také při screeningu nebo kontinuálńım monitorováńı funkćı pacienta u l̊užka.
Kromě statického zobrazeńı rozložeńı elektrických vlastnost́ı ve sńımané
oblasti umožňuj́ı některé EIT systémy zaznamenat také dynamické změny
elektrických vlastnost́ı tkáńı v čase nebo vytvořit trojrozměrný obraz měřené
oblasti.

Měřeńı elektrických vlastnost́ı přináš́ı nové možnosti v lékařském zobra-
zováńı a nab́ıźı užitečnou a v mnoha směrech výhodnou alternativu ke stan-
dardńım a běžně použ́ıvaným zobrazovaćım metodám v klinické praxi,
kterými jsou rentgenové vyšetřeńı (RTG), výpočetńı tomografie (CT), mag-
netická rezonance (MRI), ultrazvukové vyšetřeńı (UZ), termografie, pozi-
tronová emisńı tomografie (PET) nebo jednofotonová emisńı tomografie
(SPECT). Jednoduchost, bezpečnost, rychlost a ńızká cena elektrické im-
pedančńı tomografie jsou na druhou stranu vykoupeny ńızkou rozlǐsovaćı
schopnost́ı, náročnost́ı výpočtu a četnými obrazovými artefakty, které stále
bráńı širš́ımu uplatněńı metody v klinické praxi.

128
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Za počátky elektrické impedančńı tomografie lze považovat studium
pasivńıch elektrických vlastnost́ı biologických tkáńı již ve 20. letech mi-
nulého stolet́ı. Prvńı zmı́nky o praktické aplikaci bioimpedančńıch tech-
nik v kardiologii (impedančńı kardiografie) se datuj́ı do 40. let minulého
stolet́ı. Od této doby se spektrum klinických aplikaćı měřeńı impedance
velmi rychle rozšǐruje na monitorováńı funkce plic (impedančńı pneumo-
grafie), hodnoceńı složeńı těla, diagnostiku rakoviny prsu a k̊uže, detekci
nádor̊u a meningitidy, diagnostiku otok̊u mozku nebo monitoring transplan-
tovaných orgán̊u. Od zjǐstěńı, že elektrické vlastnosti tkáńı jsou frek-
venčně závislé (r. 1957) se daľśı vývoj zaměřuje na elektrickou impe-
dančńı spektroskopii (EIS), která vyhodnocuje impedanci tkáńı při r̊uzných
frekvenćıch stř́ıdavého elektrického proudu. Nápad vytvořit zobrazovaćı
techniku založenou na měřeńı impedance (tzv. bioimpedančńı tomografie,
resp. elektrická impedančńı tomografie) poprvé zmiňuje v r. 1978 Webster.
Za vývojem prvńı prakticky použitelné bioimpedančńı tomografie (systém
Sheffield Mark I, 1984) stoj́ı Barber a Brown. Daľśı výrazný pokrok zna-
menal vývoj digitálńıho prototypu elektroimpedančńıho tomografu v polo-
vině 90. let skupinou okolo Helligeho a Hahna (systém GOE MF II). Prvńı
elektroimpedančńı systémy se potýkaly zejména s ńızkou citlivost́ı detekce
některých tkáńı, problematickým a časově náročným připojeńım elektrod
a složitost́ı výpočtu, který neumožňoval zobrazeńı výsledk̊u v reálném čase.

5.1 Aplikace EIT v praxi

V medićıně se lze se zobrazeńım EIT setkat v mnoha oblastech. Velmi
časté je použit́ı metody při vyšetřeńı a monitorováńı fyziologické funkce plic
(např. dýchaćı pot́ıže, poraněńı plic, ARDS1, rakovina plic) nebo ke kont-
role funkce plic při umělé ventilaci (např. VALI2). Užitečné je stanoveńı mı́ry
prokrveńı plic, mı́ry ventilace plic, hodnoceńı plicńıch objemů nebo monito-
rováńı distribuce vzduchu v plićıch (provzdušněné a neprovzdušněné oblasti
plic). Impedančńı obrazy plic dále umožňuj́ı diagnostikovat např. hemotho-
rax, pleurálńı výpotky, plicńı otoky, plicńı embolii nebo krev v plićıch (krev

1Acute Respiratory Distress Syndrome – syndrom akutńı respiračńı t́ısně
2Ventilator-associated lung injury – poškozeńı plic při umělé plicńı ventilaci
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a tekutina se projevuj́ı sńıženou impedanćı), dále např. pneumothorax nebo
plicńı emfyzém (vzduch se projevuje výrazně zvýšenou impedanćı). Jen pro
zaj́ımavost uvád́ıme, že maximálńı nádech z reziduálńıho objemu do celkové
kapacity plic může zvýšit bioimpedanci hrudńıku až o 300 %.

Daľśı častou oblast́ı aplikace měřeńı impedance je vyšetřeńı prsu. Systémy
se označuj́ı jako elektroimpedančńı mamografy (např. MEIK) a použ́ıvaj́ı
se zejména pro screening rakoviny prsu nebo zánětu prsńı žlázy. Tyto pato-
logie se obvykle projevuj́ı sńıženou impedanćı tkáně.

Rozš́ı̌rené je také elektroimpedančńı vyšetřeńı v neurologii, kde se použ́ıvá
k diagnostice mozkové ischemie, mozkového krváceńı, k lokalizaci epilep-
tických ložisek nebo k monitorováńı mozkových funkćı a aktivity neu-
ron̊u. Aktivace neuron̊u je provázena výrazným sńıžeńım odporu buněčné
membrány a projevuje se poklesem impedance aktivovaných oblast́ı mozku.

Z daľśıch klinických aplikaćı lze zmı́nit využit́ı elektrické impedančńı to-
mografie při diagnostice nádor̊u podkožńıch tkáńı, sledováńı gastrického vy-
prazdňováńı, nebo při hodnoceńı pr̊utoku krve hrudńıkem, hlavou, končeti-
nami, cévami nebo srdcem (plńıćı objem, srdečńı výstup). Srdečńı aktivita
a rozd́ıly pr̊utoku krve srdcem mezi systolou a diastolou ovlivňuj́ı impedanci
hrudńıku v rozsahu asi až o 3 %. Zaj́ımavá je také aplikace při monitorováńı
teploty např. při hypertermických terapíıch, protože je známo, že se elek-
trické vlastnosti měńı s teplotou.

Existuje pouze velmi málo informaćı a zkušenost́ı ve vztahu interference
mezi aktivńımi implantáty v těle pacienta a měřeńım bioimpedance. Apliko-
vané stř́ıdavé proudy mohou zp̊usobit interference a ovlivnit funkci př́ıstroje
a implantát̊u. Z tohoto d̊uvodu by se EIT nemělo použ́ıvat u pacient̊u s kar-
diostimulátory, defibrilátory nebo jinými kovovými implantáty.

Mimo medićınu nacháźı elektrická impedančńı tomografie uplatněńı také
v technických oborech (např. nedestruktivńı testováńı materiál̊u, detekce
trhlin a koroze, zobrazeńı toku kapalin a plyn̊u v potrub́ıch), geofyzice (ma-
teriálové složeńı p̊udy pod povrchem, detekce únik̊u kapalin a plyn̊u, de-
tekce pr̊utok̊u) nebo v př́ırodńıch vědách. Zat́ımco v medićıně je jedńım
z hlavńıch problémů správného měřeńı špatné umı́stěńı elektrod na těle
pacienta, v technické praxi je aplikace impedančńı tomografie mnohem jed-
nodušš́ı, protože lze použ́ıt fixovaná pole elektrod.
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5.2 Elektrické vlastnosti tkáńı

Ze středoškolské fyziky v́ıme, že elektrický odpor (R) látky je fyzikálńı
veličina, která popisuje vztah mezi elektrickým napět́ım a stejnosměrným
elektrickým proudem (Ohmův zákon: R = U/I). Elektrický odpor lze
chápat jako vlastnost látky, která bráńı pr̊uchodu stejnosměrného elek-
trického proudu (uspořádaný pohyb elektricky nabitých částic) látkou.
Necháme-li látkou procházet stř́ıdavý elektrický proud s úhlovou frekvenćı
ω = 2πf , může se odpor látky zač́ıt chovat tak, že jej již nebude možné po-
psat Ohmovým zákonem. Zavád́ı se nová fyzikálńı veličina, která zobecňuje
teorii elektrického odporu – elektrická impedance.

Elektrická impedance je fyzikálńı veličina, která popisuje odpor látky
proti pr̊uchodu stř́ıdavého proudu a určuje fázový posun (časové zpožděńı)
mezi elektrickým napět́ım a proudem. Elektrická impedance (Z) je vektor,
který se definuje jako poměr mezi elektrickým napět́ım (U) a elektrickým
proudem (I) – rovnice 5.1. Jednotka elektrické impedance je stejná jako
jednotka elektrického odporu – Ohm (Ω). Elektrická impedance je kom-
plexńı veličina složená z reálné a imaginárńı složky (viz obr. 5.1). Reálná
složka impedance se označuje jako rezistance (R)3 a imaginárńı složka jako
reaktance (X). Impedanci v komplexńım tvaru můžeme vyjádřit rovnicemi
v polárńıch (rovnice 5.2), resp. kartézských souřadnićıch (rovnice 5.3).

Z =
U

I
(5.1)

Z = |Z|ejθ (5.2)

Z = R + jX = |Z| cos θ + j|Z| sin θ (5.3)

Absolutńı hodnotu impedance (|Z|) v rovnićıch 5.2 a 5.3 lze určit pomoćı
Pythagorovy věty z obr. 5.1. Úhel θ popisuje fázový posun mezi elektrickým
napět́ım a proudem.

|Z| =
√
R2 +X2 (5.4)

3Rezistance je ta část elektrické impedance, která se chová stejně jako klasický ohmický odpor.
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Obrázek 5.1: Elektrická impedance jako komplexńı veličina.

Elektrická impedance se uplatňuje ve spojitosti se stř́ıdavým elektrickým
proudem předevš́ım v elektrických obvodech, které obsahuj́ı kapacitńı prvky
(kondenzátory) a/nebo prvky s indukčnost́ı (ćıvky). Kondenzátory a ćıvky
ovlivňuj́ı fázový posun mezi napět́ım a proudem: kondenzátory zp̊usobuj́ı
negativńı fázový posun (proud předb́ıhá napět́ı); ćıvky zp̊usobuj́ı pozitivńı
fázový posun (proud se zpožd’uje za napět́ım). Rezistory fázový posun
mezi napět́ım a proudem neovlivňuj́ı (viz obr. 5.2). Impedanci všech tř́ı
prvk̊u lze popsat následuj́ıćımi rovnicemi:

• Impedance rezistoru (rezistance): ZR = R

• Impedance ćıvky (induktance)4: ZL = jωL

• Impedance kondenzátoru (kapacitance)5: ZC = 1
jωC

Z rovnic pro induktanci a kapacitanci je patrné, že impedance kondenzátoru,
resp. ćıvky k pr̊uchodu stř́ıdavého elektrického proudu je závislá na frek-
venci proudu ω = 2πf . Impedance kondenzátoru s rostoućı frekvenćı proudu
klesá, zat́ımco impedance ćıvky s rostoućı frekvenćı proudu roste.

Mezi daľśı elektrické vlastnosti látek patř́ı kromě elektrického odporu
a elektrické impedance také fyzikálńı veličiny: elektrická vodivost, admi-
tance, měrný elektrický odpor, měrná elektrická vodivost a elektrická per-
mitivita.

4Indukčnost (L) vyjadřuje schopnost vodiče (ćıvky) přeměnit elektrické pole na pole magnetické.
5Kapacita (C) vyjadřuje schopnost vodiče (kondenzátoru) uchovat elektrický náboj.
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Obrázek 5.2: Fázový posun mezi elektrickým napět́ım a proudem pro ideálńı odpor, ćıvku
a kondenzátor.

• Elektrická vodivost : Popisuje schopnost látky vést elektrický proud.
Definuje se jako převrácená hodnota elektrického odporu.

G =
1

R
[S] (5.5)

• Admitance: Definuje se jako převrácená hodnota impedance.

Y =
1

Z
[S] (5.6)

• Měrný elektrický odpor (rezistivita): Popisuje elektrický odpor vodiče
jednotkové délky (l) a jednotkového pr̊uřezu (S). Rezistivita je ma-
teriálová konstanta.

ρ =
RS

l
[Ω ·m] (5.7)
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• Měrná elektrická vodivost (konduktivita): Definuje se jako převrácená
hodnota měrného elektrického odporu.

σ =
1

ρ
[Ω−1 ·m−1] (5.8)

• Elektrická permitivita (ε): Je popisována jako mı́ra rozděleńı náboje
uvnitř látky vlivem vněǰśıho elektrického pole. Popisuje mı́ru zeslabeńı
p̊usobeńı elektrické śıly látkou.

5.3 Bioimpedance tkáně

Biologická tkáň je tvořena mezibuněčnou tekutinou a souborem morfolo-
gicky podobných buněk, které plńı určitou funkci. Hlavńı složkou mezi-
buněčné (extracelulárńı) tekutiny je tkáňový mok (intersticiálńı tekutina),
dále pak krevńı plazma a mı́za (lymfa). Všechny tři složky extracelulárńı
tekutiny maj́ı podobné složeńı a obsahuj́ı předevš́ım vodu, elektrolyty, ami-
nokyseliny, b́ılkoviny, cukry, mastné kyseliny a tuky, enzymy, hormony, neu-
rotransmitery, soli, živiny, rozpuštěné dýchaćı plyny a produkty látkové
výměny (metabolity). Buňka je ohraničena plazmatickou membránou (fos-
folipidová dvojvrstva) a obsahuje cytoplazmu (nitrobuněčná, resp. intrace-
lulárńı tekutina), jádro, buněčné organely a jiné buněčné struktury. Složeńı
cytoplazmy je podobné extracelulárńı tekutině.

Ve vztahu k elektrickému proudu se biologická tkáň chová jako zvláštńı
druh vodiče, který se od klasických kovových vodič̊u a elektrolyt̊u odlǐsuje
svoj́ı velmi složitou mikroskopickou i makroskopickou strukturou, nehomo-
genitou a anizotropíı6. Vedeńı elektrického proudu tkáněmi je umožněno
výhradně prostřednictv́ım kladných a záporných iont̊u (tzv. vodič druhého
řádu) obsažených v extracelulárńı i intracelulárńı tekutině, zat́ımco elektro-
nová vodivost (tzv. vodič prvńıho řádu) se prakticky neuplatňuje. Elektrické
vlastnosti tkáně lze charakterizovat např. pomoćı měrné vodivosti, která
popisuje schopnost tkáně vést elektrický proud. Celková iontová vodivost
tkáně záviśı předevš́ım na koncentraci, aktivitě, náboji a pohyblivosti všech
volných iont̊u ve tkáni. Z fyzikálńıch parametr̊u ovlivňuje vodivost tkáně

6Anizotropie = závislost fyzikálńıch vlastnost́ı prostřed́ı na směru, ve kterém se měř́ı.
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zejména viskozita a teplota. Nitrobuněčné i mezibuněčné tekutiny (elektro-
lyty) jsou velmi dobrými vodiči elektrického proudu a jejich měrná vodivost
je obvykle vysoká (asi 0, 2−1, 0 S/m). Naopak buněčné membrány se chovaj́ı
jako špatné vodiče proudu a jejich měrná vodivost dosahuje mnohem nižš́ıch
hodnot (asi 10−6 − 10−8 S/m). Vodivost tkáně pro stejnosměrný a stř́ıdavý
elektrický proud lze přibližně odhadnout podle následuj́ıćıch vztah̊u [55]:

G− = σe
2(1− b)
(2 + b)

(5.9)

G∼ = σe
2(1− b)σe + (1 + 2b)

(
σi(σm+iωCm)a
σi+(σm+iωCm)a

)
(2 + b)σe + (1− b)

(
σi(σm+iωCm)a
σi+(σm+iωCm)a

) (5.10)

Kde:

σe : vodivost extracelulárńı tekutiny
σi : vodivost intracelulárńı tekutiny
σm : vodivost buněčné membrány
Cm : kapacita buněčných membrán
ω : úhlová frekvence stř́ıdavého proudu
a : poloměr buňky
b : objemový pod́ıl buněk z celkového objemu tkáně

Odpor biologických tkáńı je velmi nestálý, je ovlivněn molekulovou, histo-
logickou a anatomickou strukturou tkáně i jej́ım funkčńım stavem. Buněčná
membrána se nav́ıc ve vztahu k procházej́ıćımu elektrickému proudu chová
podobně jako kondenzátor – kapacitńı a odporové vlastnosti membrány
se měńı podle druhu a frekvence elektrického proudu. Celkový odpor tkáně
je tedy dán součtem frekvenčně nezávislých odpor̊u extracelulárńı a in-
tracelulárńı tekutiny a frekvenčně závislého odporu buněčných membrán.
Hovoř́ıme-li o odporu biologických tkáńı, je užitečněǰśı použ́ıt termı́n bio-
impedance. Bioimpedance popisuje odezvu živého organismu na pr̊uchod
stř́ıdavého elektrického proudu a vyjadřuje odpor biologické tkáně, který
bráńı pr̊uchodu stř́ıdavého elektrického proudu tkáńı.
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Tabulka 5.1: Rezistivita tkáńı. Převzato z [84].

Tkáň Rezistivita (Ω · cm)
Krev 150
Pĺıce inspirium 2400

expirium 700
Tuk 2000-2700
Kosti 16600
Svaly longitudinálně 125

transverzálně 1800
Srdce longitudinálně 160-575

transverzálně 420-5200

Odporové vlastnosti tkáně jsou ovlivněny zejména strukturou, slože-
ńım (voda, elektrolyty, proteiny) a množstv́ım nitrobuněčných a mimo-
buněčných tekutin. Kapacitńı vlastnosti tkáně záviśı předevš́ım na charak-
teristice buněčných membrán (iontové kanály, mastné kyseliny, membránové
proteiny, spoje mezi buňkami, tloušt’ka membrány, aj.) a vlastnostech buněk
(počet, velikost, typ). Tkáně s vysokým množstv́ım tekutiny (např. krev,
svalová tkáň) maj́ı vysokou vodivost a ńızký odpor. Naopak tuková tkáň,
kosti nebo vzduch vedou elektrický proud velmi omezeně a jejich bioimpe-
dance je vysoká. Typická rezistivita některých biologických tkáńı je uvedena
v tabulce 5.1.

Obrázek 5.3: Pr̊uchod proudu (modré křivky) buňkami záviśı na frekvenci stř́ıdavého
proudu.
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Odporové a kapacitńı vlastnosti tkáně se projevuj́ı v r̊uzné mı́̌re v zá-
vislosti na charakteristice a frekvenci elektrického proudu (viz obr. 5.3).
Pro stejnosměrné proudy a stř́ıdavé proudy s ńızkou frekvenćı (< 5 kHz) je
membrána buňky zcela nepropustná (ZC →∞), proud obtéká buňky a vo-
divost tkáně je ovlivněna pouze odporem mimobuněčného prostoru. S ros-
toućı frekvenćı stř́ıdavého proudu odpor buněčné membrány postupně klesá
a proud procháźı přes membránu buňky i do intracelulárńıho prostoru. Vodi-
vost tkáně je potom ovlivněna nejen odporem mimobuněčného prostoru, ale
také odporem nitrobuněčného prostoru. Při frekvenćıch proudu vyšš́ıch než
cca 100 kHz již procháźı proud přes buněčnou membránu téměř bez ome-
zeńı. Zat́ımco odpor na membráně buněk se s rostoućı frekvenćı stř́ıdavého
proudu snižuje, odpor tekutin se s frekvenćı proudu téměř neměńı.

Zaj́ımavé je sledováńı kapacitńıho chováńı tkáně, které se zvyšuje s frek-
venćı stř́ıdavého proudu až do svého maxima při frekvenci proudu cca 50 kHz.
S daľśım zvyšováńım frekvence proudu naopak docháźı ke ztrátě kapacitńıch
vlastnost́ı tkáně. Model kapacitńıho chováńı tkáně v závislosti na frekvenci
stř́ıdavého produ popisuje tzv. Cole-Cole křivka (viz obr. 5.4).

Obrázek 5.4: Model kapacitńıho chováńı tkáně v závislosti na frekvenci stř́ıdavého proudu
popisuje tzv. Cole-Cole křivka. Až do frekvence proudu cca 50 kHz kapacitance tkáně (X)
roste, s daľśım r̊ustem frekvence proudu pak kapacitance tkáně klesá. Při velmi ńızkých
nebo naopak velmi vysokých frekvenćıch stř́ıdavého proudu se projevuj́ı převážně pouze
odporové vlastnosti tkáně (Z ≈ R).

Pro výpočet bioimpedance je užitečné provést analogii biologické tkáně
s vhodným elektrickým obvodem. Biologická tkáň je tvořena buňkami a mi-
mobuněčnou tekutinou a lze ji chápat jako mikroskopickou śıt’ elektrických
obvod̊u. Obvyklým modelem biologické tkáně je čtyřprvkové odporově-
kapacitńı zapojeńı tvořené odporem extracelulárńı tekutiny (Re), odpo-
rem intracelulárńı tekutiny (Ri) a paralelńım zapojeńım odporu buněčné
membrány (Rm) a kapacity membrány (Cm) – viz obr. 5.5.
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Obrázek 5.5: Elektrický model tkáně: Re – odpor extracululárńı tekutiny, Ri – odpor
intracelulárńı tekutiny, Rm – odpor buněčné membrány, Cm – kapacita buněčné membrány.

5.4 Princip metody

Pro vyhodnoceńı a zobrazeńı elektrických vlastnost́ı vnitřńıch struktur
z povrchu objektu se použ́ıvaj́ı speciálńı elektroimpedančńı měř́ıćı systémy
tvořené zdrojem elektrického proudu, vyśılaćımi a měř́ıćımi elektrodami,
zesilovačem signálu a obvody pro zpracováńı signálu (viz obr. 5.6).

Použ́ıvaj́ı se výhradně stř́ıdavé proudy o frekvenci asi 10 kHz až 1 MHz,
které maj́ı schopnost proniknout přes membránu buněk do intracelulárńıho
prostoru. Stejnosměrné elektrické proudy se pro měřeńı nepouž́ıvaj́ı. Při
aplikaci stejnosměrných proud̊u vzniká na rozhrańı elektroda–povrch těla
polarizovaná vrstva s nábojem, která může maskovat elektrické vlastnosti
tkáńı pod elektrodami a výrazně ovlivňuje výsledky měřeńı. Velikost apliko-
vaných proud̊u muśı dodržovat př́ısné limity: nesmı́ poškozovat tkáň a muśı
být pod prahem stimulace buněk. Obvykle se použ́ıvaj́ı elektrické proudy
o velikosti od 0,1 mA do 1 mA. Normy uváděj́ı maximálńı bezpečnou veli-
kost stř́ıdavého proudu 3,5 mA pro frekvenci 10 až 100 Hz. Pro frekvenci
proudu 10 kHz se uvád́ı maximálńı bezpečná hodnota 1 mA. Aby zdroj
elektrického proudu vyśılal do objektu přesně požadovanou velikost proudu,
muśı mı́t pro všechny vyśılaćı frekvence vzhledem k zat́ıžeńı zdroje velmi
velkou výstupńı impedanci (ideálně Z →∞).
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Vyśılaćımi elektrodami jsou do měřeného objektu vyśılány slabé stř́ıdavé
proudy. Působeńım elektrických proud̊u protékaj́ıćıch objektem docháźı uv-
nitř objektu k rozložeńı potenciálu, které je ovlivněno elektrickými vlast-
nostmi vnitřńıch struktur objektu. Hladiny se stejnou velikost́ı potenciálu
(tzv. izopotenciálńı hladiny) jsou vždy kolmé na směr š́ı̌reńı elektrických
proud̊u v objektu (viz obr. 5.7). Rozložeńı izopotenciálńıch hladin uvnitř
objektu vytvář́ı na povrchu objektu tzv. napět’ové profily, které jsou dete-
kovány měř́ıćımi elektrodami (viz obr. 5.8). Změny elektrických vlastnost́ı
uvnitř objektu ovlivňuj́ı rozložeńı potenciálu a vyvolávaj́ı změny napět’ových
profil̊u na povrchu objektu. Š́ı̌reńı a distribuce elektrických proud̊u v ob-
jektu se ř́ıd́ı Kirchhoffovými zákony, podobně jako v elektrických obvodech.
Proudy procházej́ı objektem mezi elektrodami po uzavřených smyčkách.

Obrázek 5.6: Schéma elektrické impedančńı tomografie. Hlavńı části systému tvoř́ı zdroj
elektrického proudu, vyśılaćı a měř́ıćı elektrody, zesilovač signálu a obvody pro zpracováńı
signálu.

K vyśıláńı elektrických proud̊u do objektu se obvykle použ́ıvá jedna dvo-
jice elektrod. Sńımáńı napět́ı z povrchu objektu je zajǐstěno velkým počtem
měřićıch elektrod (napět́ı je měřeno vždy mezi dvojicemi měřićıch elektrod).
Rozlǐseńı a kvalita výsledného obrazu elektrických vlastnost́ı tkáně roste
s větš́ım počtem měřićıch elektrod a jsou podmı́něny provedeńım mnoha
měřeńı (stovky až tiśıce) pro r̊uzná rozložeńı potenciál̊u uvnitř a na po-
vrchu objektu. Ze źıskaných sad napět́ı, odlǐsných pro každou distribuci
potenciál̊u, lze rekonstruovat výsledný obraz. Jednotlivá měřeńı a zisk
př́ıslušných sad napět́ı lze provést přeṕınáńım dvojic měřićıch elektrod,
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Obrázek 5.7: Izopotenciálńı hladiny stejného potenciálu uvnitř těla (černé) po aplikaci
elektrického proudu (modrá). Převzato z: http://en.wikipedia.org/wiki/
File:CT of human thorax showing current paths for EIT corrected.jpg.

mezi kterými se detekuje výsledné napět́ı. Jinou možnost́ı je přeṕınáńı
dvojice vyśılaćıch elektrod, které v objektu generuj́ı odlǐsné distribuce
proud̊u a potenciál̊u. Záznam napět́ı se pak pro každou akvizici7 děje vždy
mezi zbývaj́ıćımi dvojicemi měřićıch elektrod8. Velký počet prováděných
měřeńı je na druhou stranu vykoupen vyšš́ı výpočetńı náročnost́ı rekon-
strukce.

Počet a uspořádáńı vyśılaćıch i přij́ımaćıch elektrod je r̊uzné. Obvyklý
počet použ́ıvaných elektrod je asi 16 až 256. Umı́stěńı a vzájemná pozice
elektrod muśı dodržovat přesná schémata. Změna pozice nebo nepřesné

7Akvizice = proces poř́ızeńı a naměřeńı dat.
8Např. systém Sheffield Mark 1 (Brown a Seagar, 1987) použ́ıvá 16 elektrod rozmı́stěných rovnoměrně

ve stejných rozestupech okolo hrudńıku. Generátor elektrických proud̊u je stejný pro všechny elektrody
a přes jednu dvojici sousedńıch elektrod vyśılá do těla stř́ıdavé proudy o velikosti 1-5 mA a frekvenci
50 Hz. Elektrické napět́ı je měřeno mezi zbývaj́ıćımi třinácti sousedńımi dvojicemi elektrod (viz obr. 5.8).
Po naměřeńı prvńı sady všech třinácti napět́ı je přeṕınačem zvolena jiná dvojice vyśılaćıch elektrod, kterými
se do těla aplikuj́ı elektrické proudy, a měř́ı se druhá sada všech třinácti napět́ı. Proces měřeńı se opakuje
pro všech 16 možných sousedńıch dvojic vyśılaćıch elektrod a výsledkem je 16 ∗ 13 = 208 napět’ových
měřeńı. Pouze polovina z tohoto počtu měřeńı (tj. 104 měřeńı) je nezávislých. Druhá polovina měřeńı od-
pov́ıdá převráceným hodnotám prvńı poloviny hodnot. Všechna naměřená napět́ı jsou následně zpracována
a analyzována za vzniku 2D EIT obrazu rozložeńı měřeného parametru. Na podobném principu pracuje
také moderńı komerčńı systém Dräger Pulmo Vista 500.

http://en.wikipedia.org/wiki/
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Obrázek 5.8: Princip měřeńı EIT.

umı́stěńı elektrod na povrchu objektu výrazně ovlivňuje výsledky měřeńı
elektrických vlastnost́ı a zp̊usobuje výrazné odchylky při rekonstrukci ob-
razu. Elektrody bývaj́ı umı́stěny na pásech okolo těla (např. hrudńıku,
končetin) nebo mohou být uspořádány do dvourozměrného pole tvaru kruhu
nebo čtverce (např. vyšetřeńı prsu) – viz obr. 5.9a. Elektrody rozmı́stěné
okolo měřené oblasti (typicky 16 až 32 elektrod) poskytuj́ı obraz př́ıčného
řezu tkáńı (viz obr. 5.9b); elektrody v podobě 2D pole (až 256 elektrod)
vytvářej́ı dvourozměrný obraz řezu tkáńı paralelně s rovinou pole elek-
trod. Je nutné poznamenat, že EIT systémy ve skutečnosti nevytvář́ı ob-
razy elektrických vlastnost́ı tkáně v jednotlivých vrstvách, protože apliko-
vané elektrické proudy procházej́ı vždy celým objemem objektu ve směru
gradientu elektrického pole a nelze je soustředit do jediné měřené vrstvy.
Daľśım problémem jsou vlastńı odpory elektrod a odpor vrstvy na rozhrańı
elektroda-povrch objektu, které mohou významným zp̊usobem ovlivnit nebo
zast́ınit měřěné elektrické vlastnosti tkáńı.

Rekonstrukci výsledného EIT obrazu lze provést po naměřeńı všech sad
napět́ı pomoćı vhodných výpočetńıch algoritmů. Jedńım z prvńıch a dodnes
použ́ıvaných algoritmů je rekonstrukce obrazu pomoćı filtrované zpětné pro-
jekce (Barber a Brown, 1984), která provád́ı superpozici (součet) všech
naměřených napět’ových profil̊u na sebe. Artefakty vzniklé při rekonstrukci
je možné eliminovat vhodnými selektivńımi filtry. Algoritmus přináš́ı také
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(a) (b)

Obrázek 5.9: (a) Umı́stěńı elektrod na hrudńıku a (b) výsledný EIT obraz hrudńıku.
Převzato z: http://en.wikipedia.org/wiki/
File:EIT electrodes on chest Oxford Brookes.jpg
File:EIT image of chest from Oxford Brookes OXBACT.png.

jisté limitace jako je chybná rekonstrukce geometrie kulatých předmět̊u,
nemožnost potlačit poškozená data nebo žádná flexibilita ve smyslu změny
pořad́ı aplikace proud̊u a měřeného napět́ı. Mnohem lepš́ı výsledky než fil-
trovaná zpětná projekce, poskytuj́ı aproximativńı iterativńı metody jako
např. Newton-Raphson̊uv algoritmus nebo metoda konečných prvk̊u (Fi-
nite Element Method – FEM).

Výstupem EIT je dvourozměrný (2D) nebo trojrozměrný (3D) obraz
mapuj́ıćı rozložeńı měřeného elektrického parametru v zobrazované oblasti.
Rekonstrukce 3D obrazu je možná pouze za předpokladu, že jsou k dispozici
data z celého povrchu sńımané oblasti, což vyžaduje velmi přesné umı́stěńı
velkého počtu elektrod. V klinické praxi se lze s 3D technikami setkat pouze
omezeně, např. při zobrazeńı hrudńıku nebo detekci rakoviny prsu. Výsledné
obrazy mohou být vytvořeny př́ımo z naměřených hodnot elektrických vlast-
nost́ı tkáně (tzv. absolutńı metody) nebo mohou vznikat jako rozd́ıl dvou
obraz̊u elektrických vlastnost́ı tkáně naměřených po sobě v r̊uzných časech
(tzv. diferenčńı metody). Kromě statických obraz̊u umožňuj́ı některé EIT
systémy zaznamenat také dynamické změny elektrických vlastnost́ı zobra-
zované oblasti v čase (tzv. funkčńı EIT). V principu je možné dosáhnout
časového rozlǐseńı řádově v mikrosekundách. Dynamické obrazy mohou nést
d̊uležitou informaci o fyziologické funkci vyšetřované tkáně.

http://en.wikipedia.org/wiki/
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Moderńı EIT systémy umožňuj́ı generovat stř́ıdavé elektrické proudy
v širokém rozsahu frekvenćı (tzv. multifrekvenčńı EIT). Elektrické vlastnosti
tkáně naměřené pro v́ıce frekvenćı proudu potom mohou vést ke zpřesněńı
interpretace výsledk̊u a stanoveńı diagnózy. Ve vývoji jsou také systémy
MI-EIT (Magnetic Induction Electrical Impedance Tomography), které
vytvářej́ı elektrické proudy ve tkáni bezkontaktně (bez použit́ı elektrod) po-
moćı elektromagnetické indukce prostřednictv́ım ćıvek. Zat́ımco elektrické
proudy aplikované do tkáně pomoćı elektrod mohou mı́t pouze omezený
dosah do hloubky tkáně (např. při vyšetřeńı mozku přes lebečńı kost, která
má ńızkou elektrickou vodivost; vyšetřeńı hluboko uložených tkáńı) a t́ım
snižuj́ı rozlǐseńı obrazu, elektromagnetickou indukćı jsou indukované proudy
generovány v celém objemu zkoumané tkáně.

5.5 Výpočet elektrických vlastnost́ı tkáně

Výpočet neznámých elektrických vlastnost́ı tkáně spoč́ıvá v řešeńı rov-
nic, které popisuj́ı vztah mezi známou velikost́ı elektrického proudu apli-
kovaného do těla a elektrickým napět́ım naměřeným na povrchu těla.
Řešeńı se označuje jako Calderón̊uv inverzńı problém (Calderón, 1980) a je
podmı́něno velmi přesnou znalost́ı geometrie hranic objektu (tvar povrchu
objektu) a uspořádáńım měř́ıćıch elektrod na povrchu objektu. Tyto limi-
tace bráńı širš́ımu uplatněńı elektrické impedančńı tomografie v klinické
praxi. Překonáńı problému řeš́ı vývoj nových, rychleǰśıch a robustněǰśıch
rekonstrukčńıch algoritmů a účinněǰśıch měř́ıćıch systémů. Princip výpočtu
elektrických vlastnost́ı tkáně vycháźı z Maxwellových rovnic elektromagne-
tického pole a Ohmova zákona. Teorie výpočtu převyšuje požadavky na zna-
losti student̊u medićıny, přesto ji na tomto mı́stě pro názornost uvedeme.
Pro hlubš́ı pochopeńı doporučujeme prostudovat např. [33] a [8].

• Elektrické pole E se definuje jako gradient9 elektrického potenciálu φ:

E = −∇φ (5.11)

9Operátor gradientu je definován ∇f = (∂f
∂x ,

∂f
∂y ,

∂f
∂z ).
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• Hustota elektrického proudu j (rozložeńı proudu) je definována jako
součin intenzity elektrického pole E a měrné elektrické vodivosti σ:

j = σE (5.12)

• Kombinaćı rovnic 5.11 a 5.12 dostáváme Ohmův zákon:

j = −σ∇φ (5.13)

• Zanedbáme-li vznik elektrických proud̊u př́ımo ve tkáńıch a budeme-li
za jediný zdroj proudu ve tkáńıch považovat exterńı proud přivedený
do těla pomoćı elektrod, potom muśı pro tok elektrického proudu tkáńı
platit Kirchhoff̊uv zákon:

∇ · σ∇φ = 0 (5.14)

• Pro vyhodnoceńı elektrických vlastnost́ı řeš́ıme systém rovnic 5.14.

5.6 Výhody a limitace EIT

Elektrická impedančńı tomografie přináš́ı nové možnosti v lékařském zob-
razováńı t́ım, že vyhodnocuje zcela odlǐsné parametry tkáńı, než které
źıskáváme z běžně použ́ıvaných zobrazovaćıch metod. U rentgenového vyše-
třeńı (RTG) a výpočetńı tomografie (CT) se zobrazuje útlum rentgenového
zářeńı ve tkáni, magnetická rezonance (MRI) vyhodnocuje kvantové chováńı
jader pod vlivem magnetického pole a radiofrekvenčńıch vln, při ultrazvu-
kovém vyšetřeńı (UZ) se měř́ı akustické vlastnosti tkáńı, u termografie
se sleduje vyzařováńı povrchových tkáńı v oblasti infračerveného spektra
elektromagnetického vlněńı a u zobrazovaćıch metod nukleárńı medićıny
(PET, SPECT) se źıskávaj́ı obrazy vyhodnocuj́ıćı intenzitu gama zářeńı
vycházej́ıćıho z vyšetřovaných tkáńı. Výstupem EIT měřeńı jsou nové in-
formace o elektrických vlastnostech tkáńı. Hlavńımi výhodami metody jsou
jednoduchost, bezpečnost, rychlost, ńızká cena, možnost provádět screenin-
gová vyšetřeńı nebo dlouhodobé kontinuálńı monitorováńı pacienta u l̊užka.
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Hlavńımi limitacemi elektrické impedančńı tomografie jsou ńızká rozli-
šovaćı schopnost, výpočetńı náročnost, četné obrazové artefakty a špatná
reprodukovatelnost výsledk̊u mezi dvěma měřenými subjekty. Rozlǐseńı
a kvalita výsledného obrazu jsou dány předevš́ım počtem a vzájemnou
vzdálenost́ı měř́ıćıch elektrod a také počtem prováděných měřeńı. Ome-
zený dosah měřićıch elektrod do hloubky zhoršuje rozlǐseńı obrazu při zob-
razeńı hluboko uložených tkáńı. Výpočetńı náročnost a složitost vyhod-
noceńı obrazu jsou dány velkým počtem prováděných měřeńı a potřebou
znát velmi přesně rozmı́stěńı elektrod na povrchu objektu pro definici ex-
citačńıch obrazc̊u elektrického proudu a měřeńı napět́ı – navrhuj́ı se přesné
modely pro tvar povrchu těla. Nepřesné rozmı́stěńı elektrod zp̊usobuje
značné chyby měřeńı. Š́ı̌reńı elektrických proud̊u celým objemem objektu
ve směru gradientu elektrického pole zase neumožňuje vytvořit obrazy elek-
trických vlastnost́ı tkáně v jednotlivých vrstvách. Protože se elektrické
proudy neš́ı̌ŕı objektem po př́ımkách, nemuśı nav́ıc pozice sledované oblasti
objektu ve výsledném obraze odpov́ıdat skutečné pozici oblasti v měřeném
objektu, což může EIT metodu činit nevyhovuj́ıćı pro zobrazeńı přesné mor-
fologie objektu. Daľśı problémy ovlivňuj́ıćı kvalitu výsledného obrazu jsou
vlastńı odpory elektrod a odpor vrstvy na rozhrańı elektroda-povrch ob-
jektu, které mohou významným zp̊usobem ovlivnit nebo zast́ınit měřené
elektrické vlastnosti tkáńı. Výsledky měřeńı může ovlivnit také výstupńı
impedance zdroje elektrického proudu.

Obrazové artefakty mohou zp̊usobovat např. impedančńı změny v hrud-
ńıku vlivem dýcháńı (až o 300 %) a srdečńı činnosti (až o 3 %), změny pozice
elektrod, změny odporu vrstvy na rozhrańı elektroda–povrch objektu, pohy-
bové artefakty, artefakty vlivem pr̊utoku krve a pulsace cév nebo artefakty
zp̊usobené elektromagnetickými poli z okoĺı.



Kapitola 6

Endoskopie

Endoskopie je metoda umožňuj́ıćı prohlédnut́ı vnitřńıch dutin nebo dutých
orgán̊u. Použ́ıvá se v medićıně, veterinárńı medićıně a některých speciálńıch
technických aplikaćıch. Velkého rozš́ı̌reńı zaznamenala endoskopie v celé
řadě medićınských obor̊u, kdy se endoskopy zaváděj́ı do tělńıch dutin
přirozenými otvory (např. ústy, konečńıkem, močovou trubićı) nebo ot-
vory uměle pro tento účel vytvořenými (např. laparoskopie, mediastino-
skopie). Endoskopie se děĺı na řadu vyšetřeńı, které se označuj́ı podle
vyšetřovaného orgánu. Kromě pouhého zobrazeńı umožňuje endoskopie též
provádět odběr vzork̊u k daľśımu vyšetřeńı (biopsii). Uplatňuje se také
v léčbě (např. ERCP1, odstraněńı polyp̊u, aj.), což umožňuje zkrátit dobu
nemoci a zmenšit počet komplikaćı.

6.1 Historie

Prvńı pokusy o pohled do dutých orgán̊u sahaj́ı již na počátek 19. stol. Tyto
př́ıstroje byly rigidńı (tuhé), tvořené pevným tubusem a zdrojem světla byla
často např́ıklad pouze sv́ıčka nebo kahan. Prvńı

”
gastroskop“ pro vyšetřeńı

žaludku zkonstruoval v roce 1868 Adolph Kussmaul, přičemž se inspiro-
val uměńım polykač̊u meč̊u. Daľśı rozvoj endoskopie byl ovlivněn tech-
nickým vývojem v oblasti optiky (optická vlákna) a videa. Zkonstruováńı
ohebných endoskop̊u zp̊usobilo revoluci v endoskopii. Tato zaž́ızeńı jsou již
tvořena flexibilńı ohebnou trubićı a obraz je přenášen pomoćı soustavy op-
tických vláken. Zevńı konec zař́ızeńı je vybaven okulárem, kde se obraz

1Endoskopická Retrográdńı Cholangio-Pankreatografie

146
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opět skládá. Prvńı takový př́ıstroj k vyšetřeńı j́ıcnu a žaludku představil
Basil Hirschowitz v roce 1957. O šest let později sv̊uj př́ıstroj zdokonalil
přidáńım druhého svazku optických vláken, kterým přiváděl do zobrazo-
vaných vnitřńıch dutin těla světlo. Př́ıstroj byl také vybaven pracovńım
kanálem pro odběr vzork̊u tkáně, a d́ıky tomu se velmi rychle rozš́ı̌ril. V osm-
desátých letech se na scéně objevily prvńı videoendoskopy, u kterých se již
obraz na zevńım konci př́ıstroje detekuje obrazovým sńımačem (např. CCD
senzorem). Obraz je t́ımto zp̊usobem digitalizován a dále přenášen k obra-
zovce, která slouž́ı k rychlému a pohodlnému sledováńı pr̊uběhu vyšetřeńı.
Digitalizaćı obrazu byla rovněž usnadněna archivace obraz̊u a edukace per-
sonálu. Následný rozvoj endoskopie poté spoč́ıval sṕı̌se v rozš́ı̌reńı spektra
léčebných zákrok̊u proveditelných endoskopickou cestou. Přetrvává odběr
vzork̊u tkáně pro biopsii, ale možnosti se rozšǐruj́ı i o úplné odstraňováńı
patologických tkáńı (zejména polyp̊u), zástavu krváceńı, vytahováńı ci-
zorodých těles (např. žlučových kamen̊u), rozšǐrováńı zúžených mı́st, či
zaváděńı stent̊u. Daľśım pokrokem bylo zavedeńı tzv. endoskopické ul-
trasonografie, která umožňuje detailńı ultrazvukové vyšetřeńı i prováděńı
drobněǰśıch výkon̊u v okoĺı vyšetřovaného orgánu.

6.2 Konstrukce endoskop̊u

Konstrukce endoskop̊u je tvořena zdrojem světla, optikou pro zobrazeńı
vyšetřovaného orgánu a prvkem pro detekci obrazu. Doplňkem bývaj́ı
zař́ızeńı, která slouž́ı k odběru vzork̊u tkáně nebo drobným chirurgickým
zákrok̊um.

6.2.1 Zdroj světla

Zdroj světla je nezbytnou součást́ı endoskopu. Umožňuje osvětlit zobra-
zovaný prostor pro źıskáńı kvalitńıho obrazu. V současnosti se použ́ıvaj́ı
halogenové nebo xenonové zdroje světla s výkonem okolo 150 W nebo
moderněǰśı osvětleńı typu LED (Light-Emitting Diode), které má deľśı
životnost a menš́ı spotřebou energie.
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6.2.2 Optická vlákna

Přenos světla po optických vláknech je založen na fyzikálńıch vlastnostech
světla při pr̊uchodu prostřed́ım s r̊uznými optickými vlastnostmi. Základem
tzv. vláknového vlnovodu je skleněné vlákno, jehož středńı část (jádro) má
větš́ı index lomu než vněǰśı obvodová vrstva. Světelný paprsek vstupuj́ıćı
do jádra otpického vlákna se na obvodové vrstvě vlákna neustále odráž́ı
a postupuje vláknem po trajektorii dané tvarem vlákna. Využ́ıvá se fy-
zikálńıho jevu tzv. úplného (totálńıho) odrazu světla, který je speciálńım
př́ıpadem vycházej́ıćım ze Snellova zákona lomu.

Pro dvě r̊uzná prostřed́ı s rovinným rozhrańım a indexy lomu těchto
prostřed́ı n1 a n2 označ́ıme úhly dopadaj́ıćıho a lomeného světelného pa-
prsku jako α1 a α2 (úhly jsou měřeny vzhledem ke kolmici k rozhrańı).
Podle Snellova zákona lomu potom plat́ı:

n1 sinα1 = n2 sinα2 (6.1)

Š́ı̌ŕı-li se paprsky z opticky hustš́ıho prostřed́ı do prostřed́ı opticky řidš́ıho
(n1 > n2, tzv. lom od kolmice), může se stát, že úhel lomu bude roven přesně
pravému úhlu, tj. α2 = 90◦ = π/2 rad. V takovém př́ıpadě je sinα2 = 1
a zákon lomu má tvar:

sinαm = sinα1 =
n2

n1
, (6.2)

kde αm označuje tzv. mezńı úhel. Mezńı úhel je největš́ı úhel dopadu,
při kterém ještě nastává lom světla. Je-li úhel dopadu větš́ı než mezńı úhel,
tj. α1 > αm, docháźı k tzv. totálńımu (úplnému) odrazu, při kterém se
světlo do opticky řidš́ıho prostřed́ı (prostřed́ı 2) v̊ubec nedostane a zcela
se od rozhrańı odráž́ı zpět do prostřed́ı opticky hustš́ıho (prostřed́ı 1). Hod-
notu mezńıho úhlu lze určit ze vztahu:

αm = arcsin

(
n2

n1

)
(6.3)
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Důležitou charakteristikou optických vláken je tzv. numerická apertura.
Jde o maximálńı úhel, pod jakým mohou dopadat paprsky světla do op-
tického vlákna, aby došlo k jejich daľśımu š́ı̌reńı vláknem. Z tohoto d̊uvodu
je jádro optického vlákna dokola opláštěno a index lomu materiálu obalu
vlákna muśı být nižš́ı, než index lomu jádra. Daľśı d̊uležitou charakteristikou
optického vlákna je jeho útlum, tedy rozd́ıl intenzity signálu na vstupńım
a výstupńım konci vlákna (ztráta světla mezi vstupńım a výstupńım koncem
vlákna). Plat́ı, že č́ım nižš́ı je útlum, t́ım menš́ı je ztráta, a t́ım kvalitněǰśı je
přenos signálu. Hodnota útlumu u běžných křemenných vláken se pohybuje
řádově v desetinách decibelu na kilometr délky vlákna.

Obrázek 6.1: Princip CCD sńımače. Převzato z: http://cs.wikipedia.org/wiki/
Soubor:CCDexpo.png, CCDshift1.png, CCDshift2.png a CCDshift3.png.

http://cs.wikipedia.org/wiki/
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6.2.3 Detektory obrazu

Většina zobrazovaćıch zař́ızeńı (digitálńı fotoaparáty, kamery, aj.) v dnešńı
době využ́ıvá jako detektory obrazu sńımače typu CCD. Sńımač CCD
(Charge-Coupled Device) je

”
zař́ızeńı citlivé na elektrický náboj“, které

umožňuje přeměnit energii dopadaj́ıćıho světla (fotony) na energii elek-
trického signálu (elektrony). Sńımač je tvořen kovovou elektrodou, vrst-
vou izolantu (nejčastěji z oxidu křemičitého SiO2) a polovodičovou vrstvou
křemı́ku citlivou na světlo. Přeměna světelné energie na energii elektric-
kou je založena na fyzikálńım jevu známém jako vnitřńı fotoelektrický jev
(fotoefekt). Tento jev spoč́ıvá v tom, že foton světla při nárazu do atomu
ve vrstvě křemı́ku dokáže předat svou energii některému z elektron̊u atomu
a vyrazit jej z elektronového obalu. Takové volné elektrony se potom pod́ılej́ı
na vedeńı elektrického proudu, který nese informaci o zobrazované scéně.

Princip funkce CCD sńımače lze vysvětlit podle obrázku 6.1. Na elek-
trody označené č́ıslem 1 je přivedeno kladné napět́ı a na fotocitlivou vrstvu
sńımače se poté nechá dopadat světlo (např. otevřeńım závěrky). Dopa-
daj́ıćı fotony světla vyraźı z elektronového obalu atomů křemı́ku záporně
nabité elektrony, které jsou přitahovány ke kladně nabitým sběrným elek-
trodám (elektrody 1, 2 a 3). Po vyražených elektronech z̊ustanou v elek-
tronovém obalu atomů polovodiče tzv. d́ıry. Ty vykazuj́ı v̊uči svému okoĺı
kladný náboj a jsou přitahovány záporně nabitou elektrodou na spodńı
straně CCD sńımače. Svislé modré tečkované čáry na obrázku 6.1 (zcela
nahoře) vyznačuj́ı hranice jednotlivých buněk sńımače – obrazových bod̊u
(pixel̊u). Vı́ce foton̊u světla dopadaj́ıćıho na jednu buňku sńımače uvolńı
z atomů polovodiče v́ıce elektron̊u, což lze vidět na obrázku 6.1 zcela nahoře.

CCD sńımače jsou tvořeny dvourozměrnou mř́ıžkou M ×N fotocitlivých
buněk (viz obr. 6.2). Po osv́ıceńı sńımače vznikne v každé buňce sńımače
určitý náboj, který je úměrný množstv́ı světla dopadaj́ıćıho na př́ıslušnou
buňku. Takto uloženou informaci je potom nutné vhodným zp̊usobem

”
přeč́ıst“. Jakmile přestane na CCD sńımač dopadat světlo (např. uzavřeńım

závěrky), začne se na skupinu sběrných elektrod 1, 2 a 3 přivádět trojfázový
napět’ový signál. V praxi to znamená, že se na elektrodách 2 postupně
zvyšuje elektrické napět́ı, zat́ımco na elektrodách 1 se napět́ı snižuje.
To má za následek přitažeńı shluku elektron̊u z pod elektrod 1 směrem
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(a) (b)

Obrázek 6.2: (a) CCD sńımač. (b) Detailńı pohled na CCD sńımač.
Převzato z: http://cs.wikipedia.org/wiki/
Soubor:CCD in camera.jpg a CCD-buňky.jpg.

pod elektrody 2. Tento děj je následně opakován mezi elektrodami 2 a 3,
dále mezi elektrodami 3 a 1, a tak stále dokola. Shluky elektron̊u z jed-
notlivých buněk se takto v každém řádku sńımače postupně posouvaj́ı přes
sousedńı pixely až k bočńı straně sńımače, kde se nacházej́ı výstupńı ze-
silovače (na obr. 6.1 zcela vpravo). Výstupńı zesilovače zesiluj́ı

”
přečtené“

slabé elektrické signály na úroveň vhodnou pro daľśı zpracováńı a zobrazeńı
výsledného obrazu.

Vlastnosti a kvalitu výsledného obrazu (viz kapitoly 1.2 a 1.3) nejlépe
popisuje rozlǐseńı sńımače, tj. celkový počet světlocitlivých buněk sńımače2.
Běžné CCD sńımače digitálńıch fotoaparát̊u a kamer maj́ı rozlǐseńı přibližně
od 1 do 14 Mpx, ale existuj́ı i sńımače s rozlǐseńım výrazně nižš́ım (např. op-
tické myši) nebo mnohem vyšš́ım (např. astronomické dalekohledy, sńımače
na družićıch, vědecké př́ıstroje, atd.). Kvalitu výsledného obrazu ome-
zuje šum sńımače. Za vznik šumu je zodpovědný tepelný pohyb atomů
v krystalové mř́ıžce polovodiče, který má za následek občasné samovolné
uvolněńı elektronu z elektronového obalu atomu bez p̊usobeńı vněǰśıho fo-
tonu světla. Elektrony uvolněné tepelným pohybem atomů se rovněž pod́ılej́ı
na vzniku elektrického signálu na sńımači, ale ve výsledném obraze se zob-
razuj́ı jako nechtěné artefakty. Okamžitá velikost šumu je pro každou buňku

2Rozlǐseńı obrazových sńımač̊u se nejčastěji udává v megapixelech (Mpx) – milionech obrazových bod̊u.

http://cs.wikipedia.org/wiki/
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(a) (b)

Obrázek 6.3: (a) Videolaryngoskopie. (b) Laryngoskop.
Převzato z: http://en.wikipedia.org/wiki/
File:Laryngoscope-Glidescope 02.JPG a File:Macintosh Blades.jpg.

sńımače odlǐsná a je tedy nemožné tento artefakt z výsledného obrazu zcela
odstranit. Šum se výrazněji projevuje zejména u buněk s menš́ımi rozměry,
tj. předevš́ım u malých sńımač̊u s vysokým rozlǐseńım. U některých př́ıstroj̊u
s vysokými požadavky na kvalitu obrazu (např. vědecké př́ıstroje) se vznik
tepelného šum eliminuje chlazeńım sńımače (např. tekutým duśıkem). Daľśı
neméně d̊uležitou vlastnost́ı sńımač̊u je dynamický rozsah a hloubka obrazu,
tj. rozsah a počet jednotlivých hodnot elektrického náboje, které je sńımač
schopen rozlǐsit a převést na elektrický signál. Limitem těchto vlastnost́ı
je kapacita každé buňky sńımače (tj. množstv́ı elektrického náboje, který je
buňka schopna pojmout) a velikost vlastńıho tepelného šumu každé buňky.

6.3 Endoskopická zrcátka

Endoskopická zrcátka jsou velice jednoduchá zař́ızeńı, která využ́ıvaj́ı od-
razu světla od reflexńı plochy rovinného, konvexńıho, konkávńıho nebo
jiného vhodného tvaru. Odraz světla od vyšetřovaného orgánu je zpravidla

http://en.wikipedia.org/wiki/
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(a) (b)

Obrázek 6.4: (a) Ušńı zrcátko (otoskop). (b) Oftalmoskop (vlevo) a otoskop.
Převzato z: http://en.wiktionary.org/wiki/
File:Otoscope.jpg a File:Ophthalmoscope Otoscope08.JPG.

pozorován př́ımo okem, př́ıp. přes okulár s optickými čočkami, které mo-
hou výsledný obraz např. zvětšit. Některé typy endoskopických zrcátek
mohou mı́t vlastńı zdroj světla. Zrcátka maj́ı r̊uznou konstrukci podle
vyšetřovaného orgánu a jejich použit́ı je stále poměrně široké.

• Laryngoskopické zrcátko: Jedná se o malé rovinné zrcátko skloněné
k držáku o asi 60◦ (viz obr. 6.3). Použ́ıvá se k nepř́ımé laryngosko-
pii (otočené dol̊u) nebo k zadńı rhinoskopii (otočené nahoru), tedy pro
pozorováńı nosohltanu nebo zadńı části dutiny nosńı.

• Ušńı zrcátko (otoskop): Má tvar kovové nálevky, asi 3 cm dlouhé, která
je uvnitř pochromovaná (viz obr. 6.4a). Vkládá se do vněǰśıho zvuko-
vodu ucha pro vyšetřeńı jeho distálńı části a ušńıho bub́ınku.

• Nosńı zrcátko (rhinoskop): Jedná se o kleště s nálevkovými zrcadlovými
plochami, které slouž́ı k vyšetřeńı předńı části dutiny nosńı (předńı
rhinoskopie).

• Očńı zrcátko: Rovinné nebo konkávńı zrcátko s otvorem uprostřed,
které slouž́ı pro vybaveńı červeného reflexu oka, tj. odrazu světla
od očńı śıtnice.

http://en.wiktionary.org/wiki/
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Obrázek 6.5: Vaginálńı zrcátko (kolposkop).
Převzato z: http://en.wikipedia.org/wiki/ File:Speculum en métal.jpg.

• Oftalmoskop: Použ́ıvá se k vyšetřeńı očńıho pozad́ı a śıtnice (viz obr.
6.4b). Zař́ızeńı má zpravidla vlastńı světelný zdroj. Oftalmoskopie se
rozlǐsuje př́ımá (zobrazuje se př́ımo a výsledkem je až 15x zvětšený
obraz) a nepř́ımá (zobrazuje se nepř́ımo přes spojnou čočku umı́stěnou
mezi vyšetřované oko a oftalmoskop, výsledkem je zvětšený převrácený
obraz).

• Vaginálńı zrcátko (kolposkop): Je tvořeno dvěma pohyblivě spojenými
lž́ıcemi. Použ́ıvá se zejména k vyšetřeńı děložńıho č́ıpku.

6.4 Tubusové (rigidńı) endoskopy

Tubusové endoskopy jsou tvořeny tuhou trubićı opatřenou optickými čoč-
kami, které slouž́ı jako zobrazovaćı systém. Na proximálńım (bližš́ım) nebo
distálńım (vzdáleněǰśım) konci trubice je umı́stěn zdroj světla pro osvětleńı
zobrazovaného objektu. Na proximálńım konci endoskopu je okulár s ob-
razovým sńımačem pro detekci obrazu (např. CCD sńımač). Tubusové

http://en.wikipedia.org/wiki/
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endoskopy se zasouvaj́ı do tělńıch otvor̊u a použ́ıvaj́ı se k vyšetřeńı snadněji
dostupných dutin v bĺızkosti těchto otvor̊u. Př́ıstup k vyšetřovaným ob-
jekt̊um by neměl být komplikován překážkami nabo záhyby. Nevýhodou
tubusových endoskop̊u jsou rigidita (tuhost) trubice a vyšš́ı ztráty světla
po pr̊uchodu optickou soustavou. Konstrukce tubusových endoskop̊u muśı
být vodotěsná, aby byla umožněna snadná dezinfekce a údržba zař́ızeńı.

Mezi tubusové endoskopy patř́ı:

• Cystoskop: Endoskop pro vyšetřeńı močového měchýře.

• Rektoskop: Endoskop pro vyšetřeńı rekta a sigmoidea.

6.5 Flexibilńı endoskopy (fibroskopy)

Flexibilńı endoskopy (tzv. fibroskopy) jsou optické sondy tvořené oheb-
nou trubićı, které umožňuj́ı na rozd́ıl od rigidńıch tubus̊u s pevnými tu-
busy přenášet obraz z hlouběji uložených a méně př́ıstupných mı́st. Přenos
obrazu je zajǐstěn svazkem mnoha optických vláken, které jsou založeny
na principu úplného odrazu světla (viz kapitola 6.2.2). Svazky optických
vláken se rozlǐsuj́ı na zobrazovaćı (vedou světla odražené od zobrazovaného
objektu k obrazovému sńımači) a osvětlovaćı (vedou světlo ze zdroje pro
osvětleńı zobrazovaného objektu). Optická vlákna určená pro osvětleńı mo-
hou být ve svazku neuspořádaná, ale u zobrazovaćıch vláken muśı být z hle-
diska správného přenosu obrazu zachována vzájemná poloha jednotlivých
optických vláken ve svazku.

Schéma fibroskopu je na obrázku 6.6. Proximálńı část fibroskopu tvoř́ı
optika (nejčastěji v podobě CCD čipu), zdroj světla a ovládaćı táhla pro
zahnut́ı distálńıho konce fibroskopu. Nacháźı se zde také kanály pro př́ıvod
vody a plyn̊u k zobrazovanému objektu nebo vyústěńı pracovńıho kanálu
pro zavedeńı pracovńıch nástroj̊u (např. sondy pro biopsii, jehly, háčky,
koš́ıčky, kleštičky, sondy pro odsáváńı krve nebo jiných tekutin, laserové
nebo ultrazvukové sondy, sondy pro elektrokoagulaci, aj.). Prostřednictv́ım
pracovńıho kanálu lze tedy např. odeb́ırat vzorky tkáńı nebo provádět
drobné chirurgické výkony. Distálńı část fibroskopu zakončuje objektiv se
zorným úhlem přibližně od 30 do 120◦. Úkolem objektivu je soustřed’ovat
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světelné paprsky odražené od zobrazovaného objektu do svazku zobra-
zovaćıch optických vláken pod správným úhlem. Objektivy mohou být
výměnné, č́ımž je dosaženo maximálńıho prostoru pro pozorováńı. Speci-
álńım typem fibroskop̊u jsou videoendoskopy, které maj́ı obrazový sńımač
zabudovaný v distálńı části sondy. Konstrukce fibroskop̊u muśı být stejně
jako u tubusových endoskop̊u vodotěsná, aby byla umožněna snadná dez-
infekce a údržba zař́ızeńı. Fibroskopy se použ́ıvaj́ı zejména při vyšetřeńı
pr̊udušek a pr̊udušnic (bronchoskopie), sliznice j́ıcnu (ezofagoskopie) a sliz-
nice žaludku a dvanáctńıku (gastroduodenoskopie).

Obrázek 6.6: Schéma fibroskopu. Se svoleńım autora převzato z [40].

6.6 Ultrazvukové endoskopy

Ultrazvukové endoskopy v podobě intrakavitárńıch sond jsou založeny na de-
tekci odrazu ultrazvukových vln s frekvenćı vyšš́ı než 5 MHz od tkáńı
vyšetřovaného objektu. Signálem je krátký ultrazvukový impulz vyslaný
do tkáně elektroakustickým měničem, který se na tkáňových rozhrańıch
v r̊uzné mı́̌re odráž́ı. Tento odraz nese informaci o daném prostřed́ı, je
měničem zachycen, přeměněn na elektrický signál a zpracován do obrazové
podoby (viz kapitola 2).
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6.7 Kapslová endoskopie

Kapslová endoskopie je bezbolestné vyšetřeńı tenkého střeva pomoćı poly-
kaćı kapsle velikosti větš́ı vitamı́nové tablety. Kapsle má zabudovanou mi-
niaturńı kameru, kterou postupně sńımá celý trávićı trakt tak, jak j́ım po-
malu procháźı. Obrazový záznam je přenášen do senzorové jednotky, která
je umı́stěna na pacientově břǐse. Senzorová jednotka je připevněna k zazna-
menávaćımu zař́ızeńı, které ulož́ı všechna přenesená data. Vyšetřeńı trvá
cca 8 až 12 hodin a kapsle z pacienta vyjde přirozenou vyměšovaćı cestou.

6.8 Přehled endoskopických metod

• Artroskopie: Endoskopické vyšetřeńı umožňuj́ıćı prohlédnut́ı kloubńıho
prostoru, odběr vzork̊u, př́ıp. provedeńı některých operačńıch výkon̊u.
Použ́ıvá se u velkých kloub̊u (kolenńı, ramenńı). Ukázka artroskopie je
na obrázku 6.7a.

• Bronchoskopie: Endoskopická metoda pro vyšetřeńı dýchaćı trubice
a pr̊udušek. Umožňuje odběr vzork̊u tkáně k daľśımu vyšetřeńı. Použ́ıvá
se zpravidla ohebný bronchoskop, který se po mı́stńım znecitlivěńı hl-
tanu a hrtanu zavád́ı ústy do pr̊udušnice a pr̊udušek. Použ́ıvá se pro
odhaleńı absces̊u, bronchitidy, nádor̊u, tuberkulózy, zánět̊u, krváceńı
z dýchaćıch cest (hemoptýzy), apod.

• Cystoskopie: Endoskopické vyšetřeńı močových cest, močovod̊u, močo-
vého měchýře a prostaty. Cystoskop se zavád́ı přes močovou trubici.
Dovoluje provádět i některé léčebné výkony (např. odstraněńı polyp̊u
močového měchýře nebo močových kamen̊u).

• Duodenoskopie: Endoskopické vyšetřeńı dvanáctńıku (např. při ERCP).

• Endoskopická Retrográdńı Cholangiopankreatikografie (ERCP): Jedná
se o endoskopickou metodu pro zobrazeńı žlučových cest a vývodu sli-
nivky břǐsńı. Vyšetřeńı spoč́ıvá v zavedeńı ohebného fibroskopu ústy
až do dvanáctńıku. Pomoćı endoskopu se provád́ı nástřik kontrastńı
látky do žlučovodu a vývodu slinivky břǐsńı. Zobrazeńı se provád́ı rent-
genovým sńımkováńım pomoćı katetru pro rentgenovou fluoroskopii se
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(a) (b)

Obrázek 6.7: (a) Artroskopie – ruptura mediálńıho menisku. (b) ERCP – cholecystolitiáza.
Převzato z: http://www.wikiskripta.eu/
Soubor:Tear of medial meniscus.jpg a Soubor:ERCP.jpg.

zvýšeným kontrastem. Vyšetřeńı umožňuje zobrazit jaterńı a žlučové
cesty a vývody slinivky břǐsńı. Odhalit lze jejich zúžeńı (stenózu)
nebo př́ıtomnost žlučových kamen̊u (choledocholitáza). ERCP pomáhá
odhalit také cirhózu jater, nádory jater a pankreatu nebo pseudo-
cysty. Pomoćı speciáńıch sond lze žlučové kameny také vyjmout nebo
chirurgickým zákrokem pomoćı sondy protnout úst́ı žlučových cest
do dvanáctńıku (papilotomie) a umožnit tak odchod kamen̊u bez
nutnosti operativńıho odstraněńı. ERCP poskytuje vysokou kvalitu
zobrazeńı žlučových cest a umožňuje provádět ambulantńı vyšetřeńı.
Ve srovnáńı s operativńım zákrokem výrazně zkracuje dobu léčby
a nevyžaduje narkózu. Ukázka ERCP vyšetřeńı je na obrázku 6.7b.

• Enteroskopie: Endoskopie, která slouž́ı k vyšetřeńı střevńı sliznice.
Sonda se zavád́ı ústy do tenkého střeva. Spolu s odběrem vzorku
tkáně pro biopsii umožňuje diagnózu některých onemocněńı s poru-
chou vstřebáváńı (např. malabsorpčńı syndrom).

• Gastroskopie: Endoskopické vyšetřeńı dráhy j́ıcnu, žaludku a horńı
části dvanáctńıku. Gastroskop se zavád́ı ústy. Metoda slouž́ı k d̊u-
kladnému prohlédnut́ı vyšetřované oblasti a př́ıp. odběru vzork̊u tkáně

http://www.wikiskripta.eu/
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(a) (b)

Obrázek 6.8: Gastroskopie: (a) peptický vřed žaludku, (b) Barrett̊uv j́ıcen.
Převzato z: http://www.wikiskripta.eu/
Soubor:Deep gastric ulcer.png a Soubor:Barretts esophagus.jpg.

k histologickému vyšetřeńı. Metoda je d̊uležitá pro diagnózu žaludeč-
ńıch vřed̊u, nádor̊u žaludku, krváceńı do zaž́ıvaćıho traktu, zánětu
j́ıcnu, apod. Ukázka gastroskopie je na obrázku 6.8.

• Koloskopie (kolonoskopie): Endoskopická metoda pro vyšetřeńı tlus-
tého střeva. Koloskop se zavád́ı konečńıkem a umožňuje prohlédnout
oblast tlustého střeva o délce přes 1 m, př́ıp. odebrat vzorky k histolo-
gickému vyšetřeńı. Před vlastńım vyšetřeńım se muśı pacient d̊ukladně
vyprázdnit. Metoda se použ́ıvá při podezřeńı na nádory, záněty tlustého
střeva nebo při krváceńı z tlustého střeva (enteroragii).

• Kolposkopie: Endoskopická metoda pro vyšetřeńı pochvy a děložńıho
č́ıpku při podezřeńı na nádory, záněty a jiné komplikace.

• Laparoskopie: Endoskopické vyšetřeńı dutiny břǐsńı a jejich orgán̊u.
Laparoskop se zavád́ı přes břǐsńı stěnu a umožňuje provádět řadu
operačńıch zákrok̊u po zavedeńı př́ıstroj̊u z několika vpich̊u. Součást́ı
vyšetřeńı může být odběr vzork̊u tkáně k histologickému vyšetřeńı
(např. z jater). K vytvořeńı prostoru v jinak kolabované dutině břǐsńı
se použ́ıvá oxid uhličitý.

http://www.wikiskripta.eu/
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• Laryngoskopie: Endoskopie pro vyšetřeńı hrtanu a hlasivek nebo pro
zavedeńı pomůcek k ř́ızenému dýcháńı (např. v celkové anestezii při
operačńıch zákroćıch).

• Laryngostroboskopie: Endoskopická metoda pro vyšetřeńı hlasivek. Me-
toda vycháźı z limit̊u lidského oka, které nedokáže rozlǐsit v́ıce než
cca 20 obrázk̊u za sekundu. Rychleǰśı děje oku splývaj́ı a jsou rozma-
zané. Vzhledem k tomu, že i nejhlubš́ı mužský hlas má frekvenci vyšš́ı
než 50 Hz, je př́ımé vyšetřeńı hybnosti hlasivek lidským okem nemožné.
Technika využ́ıvá tzv. stroboskopického efektu. Pokud osvětlujeme pra-
videlný periodický děj záblesky světla se stejnou frekvenćı jako je frek-
vence tohoto děje, pak vid́ıme tento děj neustále ve stejné fázi, jakoby
se neměnil (např.vid́ıme hlasivky neustále ve fázi závěru v pr̊uběhu
fonace, nebo v jiné neustále stejné pozici). Pokud frekvenci záblesk̊u
o něco málo zvýš́ıme, uvid́ıme periodický děj zpomaleně, přičemž rych-
lost tohoto zpomaleńı vyplývá z rozd́ılu frekvence děje a záblesk̊u.
Současné laryngostroboskopy automaticky synchronizuj́ı svou frekvenci
záblesk̊u s hlasem pacienta např. na základě mikrofonu. Nevýhodou
vyšetřeńı je nemožnost použit́ı stroboskopického efektu u výrazných
chrapot̊u, kdy se hlasivky hýbou tak nepravidelně, že neńı s č́ım
záblesky synchronizovat.

• Mediastinoskopie: Endoskopická metoda slouž́ıćı pro vyšetřeńı me-
zihrud́ı (mediastina). Mediastinoskop se zavád́ı přes k̊uži u horńıho
okraje hrudńı kosti.

• Rektoskopie: Endoskopická metoda vyšetřeńı konečńıku. Provád́ı se ri-
gidńım tubusovým rektoskopem. Lze též odebrat vzorky tkáně k dal-
š́ımu vyšetřeńı. Metoda se použ́ıvá při krváceńı do stolice (enteroragii)
nebo při podezřeńı na nádory, záněty, apod.

• Sigmoidoskopie: Endoskopie pro vyšetřeńı esovité kličky (colon sigmo-
ideum) tlustého střeva v levé kyčelńı jámě, úst́ıćı do konečńıku.

• Thorakoskopie: Endoskopie pro vyšetřeńı pleurálńı dutiny a osrdečńıku.
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6.9 Dermatoskopie

Ćılem dermatoskopie je vyšetřeńı povrchu k̊uže, a tak včasné odhaleńı
poč́ınaj́ıćıho melanomu (nejzhoubněǰśıho kožńıho nádoru) ještě v době, kdy
je snadno léčitelný.

Obrázek 6.9: Dermatoskop využ́ıvaj́ıćı imerzńıho oleje.
Převzato z: http://en.wikipedia.org/wiki/ File:Dermatoscope1.JPG.

Dermatoskop je přenosná osvětlená 10 až 20× zvětšuj́ıćı lupa. Zař́ızeńı
umožňuje rozpoznat jednotlivé strukturálńı rysy v pigmentových projevech
lidské pokožky. Digitálńı dermatoskopy využ́ıvaj́ı polarizovaného světla,
kde neńı oproti imerzńım dermatoskop̊um nutné použ́ıvat imerzńı látku.
Problémem při vyšetřováńı z̊ustává vysoká subjektivita hodnoceńı dermato-
skopického nálezu. Právě digitálńı dermatoskopie, která matematicky ana-
lyzuje dermatoskopické parametry pigmentových projev̊u, byla úspěšným
krokem ke zmı́rněńı subjektivity a zlepšeńı standardizace hodnoceńı der-
matoskopických nález̊u. Metoda je vhodná k časné diagnostice melanomů
a umožňuje pr̊uběžné sledováńı pigmentových kožńıch léźı. Obrazy mela-
nomů jsou digitálně uchovávány a jejich výhodou je snadné sd́ıleńı a po-
rovnáváńı v databáźıch.

http://en.wikipedia.org/wiki/
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Lasery

Laserové zářeńı je elektromagnetické zářeńı, které je pro své výjimečné
vlastnosti nepostradatelným nástrojem v mnoha lékařských, technických
i vědeckých aplikaćıch. V současné době je laser jediným umělým zdrojem
monochromatického, koherentńıho a vysoce směrového zářeńı, u kterého lze
nav́ıc dosáhnout velmi vysokých výkon̊u. Název LASER vznikl z anglického
popisu principu vzniku takového zářeńı, kterým je

”
Light Amplification by

Stimulated Emission of Radiation“, což v překladu znamená
”
ześıleńı světla

stimulovanou emiśı zářeńım“. Funkce laseru je založena na kvantových je-
vech v atomech a molekulách látky, proto bývaj́ı lasery mnohdy označovány
jako kvantové generátory světla.

Vznik světla s vlastnostmi laseru fyzikálně popisovala již Einsteinova te-
orie stimulované emise zářeńı v roce 1917, která ř́ıká, že slabý světelný
impulz dokáže vyvolat vznik mnohem silněǰśıho světla. Prvńı zař́ızeńı
schopné vytvořit laserové zářeńı ovšem vzniklo až v roce 1960. Vývoj la-
seru vycházel už z obdob́ı 2. světové války, kdy panovala snaha o zdo-
konaleńı mikrovlnných radar̊u. Prvńım předch̊udcem laseru byl MASER
(z angl. Microwave Amplification by Stimulated Emission of Radiation) –
zař́ızeńı, které pracuje na stejném principu jako současné lasery, ale vytvář́ı
zářeńı v mikrovlnné oblasti elektromagnetického spektra. Toto zař́ızeńı se
podařilo v roce 1954 současně sestrojit N. G. Basovovi a A. M. Procho-
rovovi v SSSR a Ch. H. Townesovi v USA. Základ tohoto zař́ızeńı tvořila
komora se čpavkem umı́stěná v silném elektrickém poli, které dodávalo ener-
gii potřebnou k vyvoláńı stimulované emise. T́ımto zp̊usobem bylo možné
ześılit i velmi slabé mikrovlny. Objev LASERu (z angl. Light Amplification
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by Stimulated Emission of Radiation), který pracuje se stimulovanou emiśı
světla, se podařil až Theodoru H. Maimanovi v již zmı́něném roce 1960. Jako
aktivńı prostřed́ı pro vznik laserového paprsku použil krystal rub́ınu a zdro-
jem energie mu byly záblesky rtut’ové výbojky. Stimulovanou emisi potom
nechal prob́ıhat mezi dvěma rovnoběžnými zrcadly, které vznikaj́ıćı laserové
světlo ześılily. Nedlouho po objevu prvńıho rub́ınového laseru potom začaly
vznikat daľśı typy laser̊u, které se lǐsily aktivńım prostřed́ım, zp̊usobem
dodáńı energie, výkonem i jinými vlastnostmi. Ještě v roce 1960 vznikl
prvńı laser s plynovým aktivńım prostřed́ı (He-Ne) a o dva roky později
se objevil prvńı polovodičový laser. V roce 1964 źıskali Basov, Prochorov
a Townes za objev maseru Nobelovu cenu za fyziku.

7.1 Světlo a elektromagnetické zářeńı

Elektromagnetické zářeńı je kombinaćı př́ıčného magnetického a elektrické-
ho vlněńı. Složky vektoru indukce magnetického pole B a vektoru inten-
zity elektrického pole E jsou navzájem kolmé, jsou kolmé ke směru š́ı̌reńı
elektormagnetického vlněńı a kmitaj́ı se stejnou fáźı. Zdrojem elektromag-
netického zářeńı je jakýkoli náboj, který se pohybuje s nenulovým zrych-
leńım (např. vodiče, kterými protéká stř́ıdavý elektrický proud). Elektro-
magnetické zářeńı má duálńı částicově-vlnový charakter, tzn. že má vlast-
nosti částic i vln. Takové zářeńı lze pak chápat jako tok jednotlivých částic
s energíı (foton̊u) nebo jako kmity vektoru elektrického a magnetického pole.
Chováńı elektromagnetického zářeńı potom můžeme v r̊uzných situaćıch po-
pisovat kvantovou teoríı nebo vlnovou teoríı. Částicovou povahu zářeńı po-
tvrzuje např. fotoelektrický jev nebo vznik rentgenového a radioaktivńıho
zářeńı, zat́ımco vlnový charakter zářeńı lze dokázat např. pomoćı interfe-
rence, difrakce nebo polarizace.

Vlnové vlastnosti umožňuj́ı elektromagnetickému zářeńı přǐradit vlnovou
délku λ a frekvenci f . Obě veličiny jsou propojeny vztahem:

c = fλ, (7.1)

kde c je rychlost š́ı̌reńı elektromagnetického zářeńı vakuem (c = 3 ·108 m/s).
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Š́ı̌reńı elektromagnetického vlněńı prostorem se potom ř́ıd́ı zákony odrazu
a lomu, podobně jako v geometrické optice. Při dopadu vlněńı na překážku
docháźı k ohybu vlněńı (difrakci) a jeho š́ı̌reńı do oblasti geometrického
st́ınu. Při setkáńı v́ıce elektromagnetických vln v jednom mı́stě docháźı
k jejich skládáńı (interferenci). Výsledkem může být zeslabeńı (destruktivńı
interference) nebo ześıleńı (konstruktivńı interference) výsledné vlny.

Částicové vlastnosti umožňuj́ı elektromagnetické zářeńı popsat jako tok
částic (foton̊u) s určitou energíı, která je úměrná frekvenci f a je kvantována
Planckovou konstantou (h = 6, 6252 · 10−34 Js):

E = hf (7.2)

Viditelné světlo je část spektra elektomagnetického zářeńı o vlnové délce
od 380 nm do 760 nm (viz kapitola 7.1.1), kterému připisujeme daľśı d̊uležité
vlastnosti. Podle obsahu vlnových délek ve spektru můžeme světelné zářeńı
rozlǐsit na monochromatické (spektrum zářeńı obsahuje pouze jedinou vlno-
vou délku) a polychromatické (spektrum zářeńı je složeno z r̊uzných vl-
nových délek). Běžné světelné zdroje jsou typicky polychromatické, ale
použit́ım vhodných barevných filtr̊u jsme schopni takové zářeńı do jisté
mı́ry monochromatizovat. Typickým zdrojem monochromatického zářeńı
jsou lasery, které jsou založeny na kvantových přechodech uvnitř atomů.
Podle fázového charakteru zářeńı rozlǐsujeme světlo koherentńı (všechny
fotony zářeńı kmitaj́ı v dané vzdálenosti od zdroje se stejnou fáźı) a ne-
koherentńı (fotony zářeńı kmitaj́ı v dané vzdálenosti od zdroje s r̊uznou
fáźı). Běžné světelné zdroje vyzařuj́ı pouze světlo nekoherentńı, zat́ımco
koherentńı zářeńı lze vytvořit opět pomoćı laseru.

7.1.1 Elektromagnetické spektrum

Elektromagnetické spektrum zahrnuje r̊uzné druhy elektromagnetického
zářeńı, které je možné rozlǐsit podle vlnových délek. Hranice mezi jednot-
livými typy zářeńı neńı ostrá, spektra jednotlivých druh̊u zářeńı na sebe
vzájemně navazuj́ı, ale mohou se i částečně překrývat (viz obr. 7.1):
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Obrázek 7.1: Elektromagnetické spektrum.
Převzato z: http://cs.wikipedia.org/wiki/ Soubor:ElmgSpektrum.png.

• Rádiové vlny : Jsou vlny o vlnové délce přibližně od 1 milimetru po tiśıce
kilometr̊u. Zdrojem rádiových vln jsou antény, jejichž délka je úměrná
produkované vlnové délce. Použ́ıvaj́ı se pro přenos informaćı (televize,
rozhlas, telefony, internet), pro navigaci nebo výzkum (vesmı́r, meteo-
rologie). V medićıně se použ́ıvaj́ı pro zobrazeńı vnitřńıch struktur těla
pomoćı magnetické rezonance (viz kapitola 3).

• Mikrovlny : Jsou vlny o vlnové délce přibližně od 1 mm do 10 cm. Zdro-
jem mikrovln je např. magnetron. V oblasti mikrovln lež́ı absorpčńı ṕık
molekul vody, proto se mikrovlny použ́ıvaj́ı např. v mikrovlnné troubě
k ohřevu potravin. V medićıně se této vlastnosti mikrovln využ́ıvá k te-
rapeutickému ohřevu tkáńı (mikrovlnná diatermie) nebo léčbě (ničeńı
patologických ložisek vysokou teplotou). Mikrovlny se použ́ıvaj́ı také
pro přenos informaćı (WiFi, telefony), k navigaci (radiolokace) nebo
obráběńı materiál̊u.

• Infračervené zářeńı (IR): Je zářeńı o vlnové délce od 760 nm do 1 mm.
Označuje se jako tepelné zářeńı, protože zdrojem IR zářeńı jsou všechny
objekty s teplotou vyšš́ı než 0 K. Při pokojové teplotě vyzařuj́ı ob-
jekty maximum v infračerveném pásmu 8 až 12 µm. Infračervené zářeńı
se použ́ıvá v př́ıstroj́ıch pro nočńı viděńı, v komunikaci na krátkou
vzdálenost (IrDA, dálkové ovladače, mobilńı telefony), v laserech nebo
při měřeńı teploty termokamerami. V medićıně nacháźı uplatněńı při
měřeńı teploty (termometrie, termografie – viz kapitola 8), při terape-
utickém ohřevu tkáńı, v infračervené mikroskopii nebo laserech.

http://cs.wikipedia.org/wiki/
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Obrázek 7.2: Spektrum viditelného světla.
Převzato z: http://cs.wikipedia.org/wiki/ Soubor:Spectre.svg.

• Viditelné světlo: Je spektrum elektromagnetického zářeńı, na které
je citlivé lidské oko. Zahrnuje vlnové délky přibližně od 380 nm
do 760 nm (viz obr. 7.2). Viditelné zářeńı produkuj́ı tepelné zdroje
(Slunce, hvězdy, žárovky, oheň), luminiscenčńı zdroje (zářivky, výbojky,
LED diody), lasery, radioaktivńı rozpad, aj. Viditelné světlo nacháźı
využit́ı v mikroskopii, endoskopii (viz kapitola 6), spektrofotometrii,
refraktometrii, polarimetrii a je vhodné i pro přenos informaćı (op-
tická vlákna). Dále se uplatňuje v zobrazovaćıch systémech (monitory,
obrazovky), v laserech nebo jako zdroje osvětleńı.

• Ultrafialové zářeńı (UV): Je zářeńı o vlnové délce od 10 nm do 380 nm.
Fotony UV zářeńı maj́ı d́ıky vysoké energii silné fotochemické účinky,
které umožňuj́ı např. štěpit chemické vazby. Z biologických tkáńı jsou
zvlášt’ citlivé b́ılkoviny, nukleové kyseliny nebo některé pigmenty. Pro-
nikavost UV zářeńı je poměrně ńızká – ovlivňuje předevš́ım k̊uži
(erytémy, pigmentace) nebo oko (poškozeńı rohovky). Nadměrné ozáře-
ńı UV zářeńım může mı́t rakovinotvorné účinky. Ultrafialové zářeńı se
v těle také pod́ıĺı na syntéze vitamı́nu D, může zvyšovat obranyschop-
nost organismu nebo svalovou výkonnost. Zářeńı má výrazné bakteri-
cidńı účinky, proto se často využ́ıvá ke sterilizaci pracovńıch ploch nebo
nástroj̊u. Přirozeným zdrojem UV zářeńı je Slunce, umělými zdroji jsou
např. rtut’ové výbojky (horská slunce, solária).

• Rentgenové zářeńı (RTG): Je zářeńı o vlnové délce přibližně od 0,1 nm
do 10 nm. Má výrazné ionizačńı účinky a vysokou pronikavost. Původ
vzniku RTG zářeńı je v elektronovém obalu atomů. V lékařstv́ı se

http://cs.wikipedia.org/wiki/
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využ́ıvá pro diagnostické zobrazováńı (skiagrafie, výpočetńı tomografie),
v pr̊umyslu k defektoskopii nebo hodnoceńı materiál̊u (RTG krystalo-
grafie). Zářeńı se využ́ıvá také v astronomii při studiu černých děr nebo
neutronových hvězd.

• Gama zářeńı: Má podobný charakter i vlastnosti jako rentgenové
zářeńı. Gama zářeńı vzniká při radioaktivńım rozpadu jader atomů
nebo jiných jaderných děj́ıch. V medićıně se využ́ıvá např. v nukleárńı
medićıně (PET, SPECT) nebo neurochirurgii (Leksell̊uv gama n̊už).
Uplatněńı nacháźı také v astronomii nebo vědeckém zkoumáńı.

7.2 Princip laseru

Základem vzniku laserového paprsku jsou excitačńı a deexcitačńı děje v elek-
tronovém obalu atomů a molekul. Atomy a molekuly látky mohou podle
kvantové teorie existovat pouze ve stavech s určitou energíı. Stav s nejnižš́ı
energíı se označuje jako základńı. Mezi jednotlivými energetickými stavy
může atom nebo molekula přecházet, a to ze stavu s nižš́ı energíı do stavu
s vyšš́ı energíı dodáńım (absorpćı) energie, nebo ze stavu s vyšš́ı energíı
do stavu s nižš́ı energíı za vyzářeńı (emise) energie. Velikost dodané nebo
vyzářené energie při přechodu mezi dvěma energetickými stavy se muśı rov-
nat rozd́ılu energíı těchto dvou stav̊u:

∆E = E2 − E1 = hf (7.3)

Přechod atomu nebo molekuly do vyšš́ıho energetického stavu se označuje
jako excitace (vybuzeńı). Zdrojem excitačńı energie může být teplo, elektro-
magnetické zářeńı, elektrické pole, chemické reakce, aj. Mezi nejpouž́ıvaněǰśı
zdroje excitačńı energie patř́ı:

• Optická excitace: Zdrojem energie je elektromagnetické zářeńı např. ve
viditelné oblasti spektra. Použ́ıvaj́ı se výbojky, zářivky nebo jiné zdroje
světla. Tato forma buzeńı se použ́ıvá u pevnolátkových i kapalinových
laser̊u.
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• Excitace elektrickým polem: Zdrojem excitačńı energie je elektrický
výboj v plynu. Použ́ıvá se výhradně u plynových laser̊u. Výhodou je
výborná regulace výkonu těchto laser̊u v závislosti na velikosti apliko-
vaného elektrického proudu.

• Chemická excitace: Zdrojem energie je exotermická chemická reakce
dvou látek za vzniku velkého množstv́ı tepla. Př́ıkladem může být kom-
binace vod́ıku a chlóru nebo vod́ıku a fluóru.

V excitovaném stavu existuj́ı atomy a molekuly běžných látek pouze
velmi krátkou dobu (řádově 10−8 s) a poté docháźı k jejich samovolnému
(spontánńımu) přechodu zpět do základńıho stavu za současného vyzářeńı
nadbytečné energie v podobě foton̊u elektromagnetického zářeńı. Tento
přechod se označuje jako deexcitace. U takových normálńıch látek docháźı
k deexcitaci atomů a molekul nesynchronizovaně. V některých látkách
ovšem mohou setrvat atomy a molekuly v excitovaném stavu po velmi
dlouhou dobu (řádově 10−3 s) – takové stavy označujeme jako metasta-
bilńı hladiny. Z těchto metastabilńıch stav̊u mohou být všechny excitované
atomy a molekuly sesazeny v jediný okamžik vhodným impulzem (stimu-
laćı), např. fotonem zářeńı. Tato vlastnost je základńı podmı́nkou fungováńı
laseru, protože stimulaćı jediným fotonem zářeńı docháźı k synchronizo-
vanému vyzářeńı velkého počtu nových foton̊u zářeńı, které vytvářej́ı la-
serový paprsek. Výsledkem je, že slabý světelný impulz vyvolá vznik mno-
hem silněǰśıho světla. Tento jev, označovaný jako stimulovaná emise, produ-
kuje monochromatické koherentńı zářeńı (všechny emitované fotony zářeńı
maj́ı stejnou energii a kmitaj́ı se stejnou fáźı). Metastabilńı hladiny existuj́ı
pouze u některých látek, které označujeme jako aktivńı prostřed́ı laseru. Ak-
tivńı látkou může být pevná látka, kapalina, plyn nebo polovodič. Rozděleńı
nejběžněǰśıch laser̊u je v tabulce 7.1:

• Pevnolátkové lasery : Aktivńı prostřed́ı laseru je tvořeno krystalickými
nebo amorfńımi izolanty s př́ıměśı vhodných iont̊u. Typickým př́ıkladem
je rub́ınový nebo Nd:YAG laser (viz tabulka 7.1). Zdrojem energie je
obvykle světelný zdroj. Vlnová délka laserového zářeńı se pohybuje
v oblasti infračerveného a viditelné světla.
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• Kapalinové lasery : Aktivńı prostřed́ı laseru je tvořeno roztokem r̊uzných
organických barviv (např. rhodamin, kumarin). Vhodným uspořádáńım
lze dosáhnout prakticky libovolné vlnové délky zářeńı v rozsahu cca 300
až 1500 nm, což je velkou výhodou. Nevýhodou těchto laser̊u je krátká
životnost aktivńıho prostřed́ı (degradace teplem a světlem).

• Plynové lasery : Aktivńı prostřed́ı laseru je tvořeno atomy, ionty nebo
molekulami plynu. K excitaci aktivńıho prostřed́ı docháźı nejčastěji
pomoćı elektrického výboje v plynu.Výhodou plynových laser̊u je ho-
mogenita aktivńıho prostřed́ı, velký rozsah vlnových délek a stabilita
paprsku. K nejrozš́ı̌reněǰśım aktivńım prostřed́ım patř́ı patř́ı červeně
zář́ıćı helium-neonový laser, infračervený CO2 laser nebo argonový laser
modré a zelené barvy (viz tab. 7.1). Zvláštńım druhem plynového la-
seru jsou excimerové lasery. Aktivńım prostřed́ım jsou v tomto př́ıpadě
molekuly vzniklé nestabilńım sloučeńım dvou atomů vzácných plyn̊u,
tzv. excitované dimery (např. argon-krypton, krypton-fluor, aj.). Exci-
merové lasery vyzařuj́ı předevš́ım v ultrafialové oblasti spektra.

• Polovodičové lasery : Zdrojem zářeńı v polovodičových laserech je la-
serová dioda (viz kapitola 7.2.2). Diody jsou výhodné pro jejich velmi
malé rozměry, vysokou účinnost (až 50 %) a snadnou regulaci výkonu
pomoćı elektrického proudu. Nevýhodou menš́ıho rozměru je rozb́ıha-
věǰśı paprsek než u jiných laser̊u. Tento efekt se viditelně projevuje jako
rušivé zrněńı v př́ıpadě, že je laser použit jako světelný zdroj. Laserové
diody se uplatňuj́ı předevš́ım v telekomunikaćıch, výpočetńı technice
a spotřebńı elektronice.

• Speciálńı lasery : V posledńı době byly zkonstruovány lasery se speci-
álńım aktivńım prostřed́ım. Jedńım z nich je plazmový laser, jehož ak-
tivńım prostřed́ım je plazma úplně ionizovaného uhĺıku. Plazmový la-
ser produkuje zářeńı v oblasti ńızkoenergetického rentgenového zářeńı.
Druhým je laser s volnými elektrony (free electron laser), který jako ak-
tivńı prostřed́ı využ́ıvá svazek elektron̊u pohybuj́ıćıch se v proměnném
magnetickém poli. Vlnovou délku tohoto laseru lze měnit změnou
frekvence magnetického pole nebo změnou energie elektron̊u. Tyto
speciálńı lasery zat́ım nenalezly uplatněńı v praxi.



KAPITOLA 7. LASERY 170

Tabulka 7.1: Druhy laser̊u. Převzato z: http://cs.wikipedia.org/wiki/Laser.

Lasery Vlnová délka Spektrum Použit́ı

Rub́ınový 694,3 nm červená holografie, odstraňováńı
tetováńı

Nd:YAG 1064 nm IR litografie, spektroskopie,
stroj́ırenstv́ı, chirurgie

Ho:YAG 2,1 µm IR chirurgie, stomatologie
Er:YAG 2,94 µm IR chirurgie, stomatologie
Titan-saf́ırový 690-1000 nm červená, IR spektroskopie, fs pulzy
Alexandritový 700-800 nm červená, IR ž́ıháńı, řezáńı

Rhodamin 6G 570-650 nm žlutá, oranžová, dermatologie
červená

Kumarin C30 504 nm zelená oftalmologie, chirurgie

He-Ne 543 nm, 633 nm zelená, červená zaměřováńı polohy,
spektroskopie

Měděný 510 nm, 578 nm zelená podmořská komunikace
a lokace

Jodový 342 nm, 612 nm, viditelné, IR věda, termojaderná fúze
1315 nm

Xenonový 140 vlnových délek viditelné, IR

Argonový 488 nm, 514 nm modrá, zelená oftalmologie,
spektroskopie

Hélium-kadmiový 325 nm, 442 nm UV, modrá spektroskopie

Vod́ıkový 100-120 nm, UV
140-165 nm

CO2 10,6 µm IR svářeńı, grav́ırováńı,
stomatologie, řezáńı

CO 5-6,5 µm IR
Excimerové lasery 193-351 nm UV oftalmologie, laserová

ablace, fotolitografie
Duśıkový 337 nm UV

GaAs laser 650 nm, 840 nm červená, IR laserová ukazovátka,
laserová tiskárna

GaAlAs laser 670-830 nm červená telekomunikace,
přehrávače CD, displeje

AlGaInP laser 650 nm červená přehrávače DVD
GaN laser 405 nm modrá Blue-ray disky
InGaAlP laser 630-685 nm červená lékařstv́ı

http://cs.wikipedia.org/wiki/Laser
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Obrázek 7.3: Konstrukce laseru: (1) Aktivńı prostřed́ı, (2) čerpáńı aktivńıho prostřed́ı,
(3) odrazné zrcadlo, (4) polopropustné zrcadlo, (5) laserový paprsek.
Převzato z: http://cs.wikipedia.org/wiki/ Soubor:Laser.svg.

7.2.1 Konstrukce laseru

Princip laseru byl popsán v kapitole 7.2. Konstrukce laseru je potom
schématicky znázorněna na obrázku 7.3. Hlavńımi částmi laseru jsou:

• Aktivńı prostřed́ı: Je prostřed́ı, ve kterém na základě kvantových jev̊u
a stimulované emise vzniká laserové zářeńı. Aktivńı prostřed́ı muśı být
tvořeno takovými látkami, které vytvářej́ı metastabilńı hladinu.

• Zdroj excitačńı energie: Dodává aktivńımu prostřed́ı energii nutnou
pro vybuzeńı elektron̊u v atomech a molekulách látky ze základńıho
stavu do metastebilńı hladiny, ze které mohou být následně sesazeny
stimulovanou emiśı za vzniku laserového zářeńı.

• Optický rezonátor : Slouž́ı k ześıleńı vznikaj́ıćıho koherentńıho lase-
rového zářeńı. Obvykle jej tvoř́ı dvě navzájem rovnoběžná zrcadla, mezi
kterými je uloženo aktivńı prostřed́ı. Jedno ze zrcadel je téměř doko-
nale odrazivé (až 99,9 %), zat́ımco druhé zrcadlo je částečně propustné.
Vzájemná vzdálenost zrcadel muśı přesně odpov́ıdat celoč́ıselnému
násobku vlnové délky generovaného laserového zářeńı. Vznikaj́ıćı fo-
tony zářeńı se d́ıky opakovaným odraz̊um od zrcadel neustále pohy-

http://cs.wikipedia.org/wiki/
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buj́ı aktivńım prostřed́ım, kde p̊usob́ı jako impulzy pro daľśı stimulo-
vanou emisi. Výsledkem je lavinovité zmnožeńı počtu deexcitaćı v ak-
tivńım prostřed́ı a značné ześıleńı výsledného laserového paprsku, který
opoušt́ı prostřed́ı laseru přes částečně propustné zrcadlo.

7.2.2 Laserová dioda

Je polovodičová dioda s PN přechodem, na kterém docháźı k přeměně elek-
trické energie na světlo s vlastnostmi podobnými laserovému zářeńı. Do ak-
tivńıho prostřed́ı v okoĺı PN přechodu jsou dodávány elektrony a d́ıry, je-
jichž rekombinaćı vznikaj́ı fotony světla o náhodné fázi a polarizaci, které
maj́ı náhodný směr š́ı̌reńı. Stimulovaná emise nastává pouze v př́ıpadě, že
se do PN přechodu dostane foton zářeńı s energíı rovnou rozd́ılu energe-
tických hladin ještě před rekombinaćı elektron̊u a děr. Výsledkem stimulo-
vané emise je deexcitace elektronu a vyzářeńı fotonu o stejné fázi, polari-
zaci a stejném směru, jako má stimuluj́ıćı foton. Je třeba poznamenat, že
stimulovaná emise nastává pouze při nadprahovém proudu procházej́ıćım
diodou. Pod prahovou hodnotou proudu docháźı pouze ke spontánńı emisi
zářeńı. Roli optického rezonátoru pro ześıleńı laserového zářeńı plńı ob-
vykle odšt́ıpnut́ı krystalu v krystalografických rovinách. Opakovaným odra-
zem zářeńı od stěn rezonátoru docháźı vlivem interference k ústáleńı vlněńı
v tzv. módech, které maj́ı charakter stojatého vlněńı. Rozměry dutiny v ho-
rizontálńım i vertikálńım směru tedy určuj́ı výsledné vlastnosti a vlno-
vou délku vyzařovaného laserového paprsku (rozměr rezonátoru je roven
celoč́ıselnému násobku poloviny vlnové délky zářeńı). Vlnovou délku zářeńı
potom samozřejmě určuje také materiál, ze kterého je dioda vyrobena.

7.3 Optická koherentńı tomografie

Optická koherentńı tomografie (Optical Coherence Tomography – OCT)
je neinvazivńı bezkontaktńı diagnostická metoda, která poskytuje obrazy
př́ıčného řezu zkoumané tkáně. V medićıně nacháźı metoda uplatněńı
zejména v oftalmologii (diagnostika glaukomu nebo makulárńı degenerace,
vyšetřeńı r̊uzných vrstev śıtnice), dermatologii (tenké vrstvy k̊uže), stoma-
tologii (povrch zubu) nebo kardiologii (diagnostika onemocněńı koronárńıch
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tepen) a v kombinaci s endoskopickým zobrazeńım lze metodu použ́ıt také
v gynekologii a urologii, nebo při vyšetřeńı gastrointestinálńıho traktu
(tenké vrstvy sliznice). Metoda je založena na interferenci ńızkokoherentńı-
ho optického zářeńı s větš́ı vlnovou délkou, nejčastěji v bĺızké infračervené
oblasti spektra (cca 600 až 1300 nm), a dostatečně širokým spektrem (cca 20
až 100 nm). Zářeńı s větš́ı vlnovou délkou může pronikat hlouběji do tkáně
(cca 1 až 3 mm) a vzhledem k menš́ımu rozptylu poskytuje velmi vysoké
prostorové rozlǐseńı obrazu (∼ µm). Š́ı̌rka spektra zářeńı potom ovlivňuje
axiálńı (hloubkové) rozlǐseńı, které u OCT dosahuje až 1 µm. Zdrojem
zářeńı jsou obvykle pulzńı femtosekundové lasery nebo superluminiscenčńı
LED diody. Protože jsou některé vlnové délky snadno absorbovány určitými
tkáněmi, je volba správné vlnové délky pro zobrazeńı optickou koherentńı
tomografiíı velice d̊uležitá.

Obrázek 7.4: Michelson̊uv interferometr. Převzato z: http://en.wikipedia.org/wiki/
File:OCT B-Scan Setup.GIF.

http://en.wikipedia.org/wiki/
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Princip OCT je podobný jako při ultrazvukovém zobrazováńı (viz kapi-
tola 2.6), pouze mı́sto mechanických vln je použito optické zářeńı. Podstatou
měřeńı je hodnoceńı velikosti odraz̊u a časového zpožděńı vln odražených
v r̊uzných hloubkách tkáně. Vzhledem k vysoké rychlosti š́ı̌reńı světla
(3 · 108 m/s) oproti rychlosti š́ı̌reńı ultrazvuku (cca 1540 m/s), nelze měřit
časové zpožděńı světelných vln př́ımo1, a je nutné využ́ıt techniku měřeńı
založenou na interferenčńım jevu. Protože je výsledek interference úměrný
dráhovému rozd́ılu mezi dvěma světelnými vlnami, lze časové zpožděńı mezi
vlnami velmi snadno určit právě na základě rozd́ılu drah, které obě vlny
urazily.

Základem OCT je Michelson̊uv interferometr, jehož hlavńımi součástmi
jsou zdroj světla, dělič svazku, referenčńı zrcadlo a optická soustava zr-
cadel a čoček. Světelný paprsek z optického zdroje je na děliči svazku
(např. polopropustná destička) rozdělen na dva paprsky – referenčńı a měřićı
(viz obr. 7.4). Referenčńı paprsek (1) se na děliči odráž́ı k referenčńımu zrca-
dlu (známá vzdálenost), zat́ımco měřićı paprsek (2) děličem svazku procháźı
a přes optickou soustavu zrcadel a čoček dopadá na zkoumanou tkáň. Refe-
renčńı i měřićı paprsky se po odrazu od referenčńıho zrcadla a tkáně vraćı
stejnou dráhou zpět k děliči svazku, kde spolu interferuj́ı, a po pr̊uchodu
daľśı optickou soustavou dopadaj́ı na detektor. Výsledek interference je
úměrný dráhovému rozd́ılu ∆l mezi oběma paprsky – docháźı k zeslabováńı
nebo zesilováńı intenzity detekovaného paprsku:

I = |E1|2 + |E2|2 + 2E1E2 cos(2k∆l) (7.4)

Interferenčńı maxima nastávaj́ı, pokud je dráhový rozd́ıl mezi paprsky roven
celoč́ıselnému násobku vlnové délky λ zářeńı: ∆l = kλ, kde k je celé č́ıslo.
Interferenčńı minima naopak nastávaj́ı, pokud je dráhový rozd́ıl mezi oběma
paprsky roven lichému násobku poloviny vlnové délky: ∆l = (2k + 1)λ2 .

Schopnost vzniku interference je nav́ıc dána vlastnostmi použitého svě-
telného zářeńı. U koherentńıho zářeńı, které je charakteristické konstantńı
frekvenćı (vlnovou délkou) a fáźı paprsk̊u, může interference vzniknout při
libovolném dráhovém rozd́ılu ∆l dvou paprsk̊u. U ńızkokoherentńıho zářeńı

1Např. pro odraz zářeńı od tkáňových struktur ve dvou r̊uzných hloubkách vzdálených od sebe 10 µm
(axiálńı rozlǐseńı) je časové zpožděńı světelných vln asi 30 · 10−15 s.
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je koherence (stejná frekvence i fáze paprsk̊u) omezena pouze na určitou
vzdálenost (tzv. koherentńı délka). Interference u ńızkokoherentńıho zářeńı
potom může vzniknout pouze při velikosti dráhového rozd́ılu dvou paprsk̊u,
který je maximálně roven právě koherentńı délce zářeńı. Koherentńı délka
zářeńı je úměrná převrácené hodnotě š́ı̌rky spektra zdroje zářeńı. Ideálně
monochromatické světlo (obsahuje jedinou vlnovou délku) má nekonečně
velkou koherentńı délku, zat́ımco u širokospektrálńıch zdroj̊u světla je ko-
herentńı délka velmi krátká. Typickým zdrojem vysokokoherentńıho zářeńı
jsou lasery (koherentńı délka cca 10−2 až 104 m). Aby bylo možné metodou
OCT dosáhnout axiálńıho (hloubkového) rozlǐseńı v řádu mikrometr̊u, muśı
být použito ńızkokoherentńı zářeńı, u kterého je schopnost interference ome-
zena na přibližně stejnou vzdálenost (koherentńı délka ∼ µm). Jako zdroj
zářeńı se proto u OCT obvykle použ́ıvaj́ı supersv́ıtivé LED diody (š́ı̌rka
pásma cca 20 nm okolo vlnové délky 820 nm) nebo lasery typu Ti:Al2O3

a Nd:sklo (š́ı̌rka spektra cca 200 nm okolo vlnové délky 1050 nm).

Obrázek 7.5: Spatially encoded frequency domain OCT (SEFD OCT).
Převzato z: http://en.wikipedia.org/wiki/ File:Fd-oct.PNG.

http://en.wikipedia.org/wiki/
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Detekce odraz̊u zářeńı z r̊uzných hloubek tkáně může být v praxi
zajǐstěna dvěma odlǐsnými zp̊usoby. Potom rozlǐsujeme optické koherentńı
tomografy pracuj́ıćı v časové nebo frekvenčńı doméně:

• TD OCT (Time Domain): Detekce odraz̊u zářeńı z r̊uzných hloubek
tkáně je ř́ızena posunem referenčńıho zrcadla o vzdálenost ∆z během
skenováńı (viz obr. 7.4). Výsledkem je interferenčńı signál modulovaný
Gaussovou funkćı, kde amplituda Gaussovy funkce určuje velikost od-
razu paprsku od struktury tkáně v hloubce z. Nevýhodou techniky je
dlouhý čas zobrazeńı vzhledem k postupnému skenováńı každé hloubky
tkáně (cca 512 A-sken̊u za sekundu).

• FD OCT (Frequency Domain): Odrazy zářeńı z r̊uzných hloubek tkáně
jsou detekovány současně jako interferenčńı spektrum, ze kterého lze
odrazy z jednotlivých hloubek tkáně vyhodnotit pomoćı Fourierovy
transformace. Spektrum frekvenćı odražených paprsk̊u lze źıskat bud’

postupnou změnou spektra vyzařováńı zdroje v čase, např. pomoćı
laseru s laditelnou vlnovou délkou (tzv. TEFD OCT2), nebo za pomoci
difrakčńı mř́ıžky a lineárńıho pole fotodetektor̊u (tzv. SEFD OCT3, viz
obr. 7.5). Technika FD OCT má lepš́ı citlivost a je výrazně rychleǰśı
(až 40 000 A-sken̊u za sekundu) než TD OCT.

Výsledný OCT obraz je tedy tvořen na základě velikosti odraz̊u a časové-
ho zpožděńı odražených světelných vln z r̊uzných hloubek tkáně. Z mnoha
jednotlivých jednorozměrných A-sken̊u, které zaznamenávaj́ı mı́ru odrazu
v závislosti na hloubce tkáně (obdoba A-módu ultrazvuku), je nakonec se-
staven dvourozměrný př́ıčný řez tkáńı (obdoba B-módu ultrazvuku). Ze sou-
boru př́ıčných řez̊u lze nav́ıc rekonstruovat také 3D obraz tkáně. Tvar in-
terferenčńıho signálu určuje mı́sta odrazu měřićıho paprsku od zkoumané
tkáně a popisuje strukturu tkáně, zat́ımco velikost odrazu světla na r̊uzných
strukturách tkáně potom určuje typ tkáně. Mı́sta s vyšš́ı odrazivost́ı jsou
obvykle v obraze kódována jasnými barvami (b́ılá, červená), tmavé barvy
(modrá, černá) naopak kóduj́ı oblasti s ńızkou mı́rou odrazu. Ukázka OCT
sńımk̊u je na obrázćıch 7.6.

2Time encoded frequency domain OCT
3Spatially encoded frequency domain OCT
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(a)

(b)

Obrázek 7.6: (a) OCT obraz sarkomu nebo svalového tumoru. (b) OCT obraz śıtnice oka.
Převzato z: http://en.wikipedia.org/wiki/
File:Nibib 030207 105309 sarcoma.jpg a File:Retina-OCT800.png.

7.4 Aplikace laser̊u v medićıně

Kromě diagnostického zobrazováńı pomoćı optické koherentńı tomografie
(viz kapitola 7.3) se lasery v medićıně použ́ıvaj́ı k zobrazováńı ještě např.
v podobě konfokálńı skenovaćı mikroskopie nebo konfokálńıho skenovaćıho
oftalmoskopu. Mnohem širš́ı uplatněńı ovšem lasery nalézaj́ı jako terapeu-
tické nebo chirurgické pomůcky.

Rozhoduj́ıćı význam pro konkrétńı lékařskou aplikaci maj́ı výkon, vl-
nová délka a charakter zářeńı (kontinuálńı nebo pulzńı režim) použitého
laserového paprsku. Obecně plat́ı, že pro povrchové aplikace jsou vhodněǰśı
lasery s kratš́ı vlnovou délkou (ultrafialová a viditelńı oblast spektra), a pro
aplikace ve větš́ı hloubce lasery s deľśı vlnovou délkou (infračervená oblast
spektra). Laserové zářeńı o ńızkém výkonu se projevuje biostimulačńımi
(zvýšená syntéza kolagenu, zvýšené prokrveńı a zrychlená regenerace tkáńı),

http://en.wikipedia.org/wiki/
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analgetickými (sńıžeńı bolestivosti v d̊usledku změny buněčného metabo-
lismu) a protizánětlivými (d̊usledek aktivace a urychlené proliferace imunit-
ńıch buněk) účinky. Tyto účinky však většinou nejsou ověřeny v zaslepených
klinických studíıch, a jsou alespoň zčásti podmı́něné sṕı̌se psychologicky.
Lasery s vysokým výkonem (>500 mW) se v biologických tkáńıch proje-
vuj́ı fotokoagulačńımi4 a fotoablačńımi5 účinky, nebo vaporizaćı6. Přenos
laserového paprsku se zajǐst’uje obvykle pomoćı optických vláken (viz kapi-
tola 6.2.2), a s pomoćı endoskop̊u (viz kapitola 6) lze laserem proniknout
i do tělńıch dutin.

• Chirurgie: Použ́ıvaj́ı se lasery s vysokým výkonem, pomoćı kterých
je možné provádět r̊uzné chirurgické zákroky (řezy tkáńı, drceńı led-
vinových a žlučových kamen̊u, aj.). Při použit́ı laseru jako řezného
nástroje vzniká velmi ostrý ohraničený řez, při kterém docháźı k velmi
rychlé koagulaci okolńı tkáně, a řez proto prakticky nekrváćı. Velkou
výhodou laserového paprsku je jeho sterilita, bezkontaktnost a také
výborná možnost fokusace laserového svazku na velmi malou plochu.

• Oftalmologie: V očńım lékařstv́ı se laserové zářeńı použ́ıvá ke korekci
refrakčńıch vad oka (např. metody PRK7, LASIK8 nebo LASEK9),
fotokoagulaci ložisek na śıtnici, léčbě odchĺıpeńı śıtnice nebo léčbě ze-
leného zákalu oka.

• Stomatologie: V zubńım lékařstv́ı se velmi výkonné lasery použ́ıvaj́ı
jako náhrada za zubńı vrtačky pro přesnou a šetrnou preparaci zubńı
skloviny a dentinu. Tato metoda je méně bolestivá vzhledem k nulovým
vibraćım ve srovnáńı s mechanickým vrtáńım.

• Dermatologie: V kožńım lékařstv́ı se lasery použ́ıvaj́ı k přesnému
a šetrnému odstraněńı nežádoućı tkáně (např. bradavic, barevných
skvrn, mateřských znamének nebo tetováńı), léčbě akné, odstraněńı
vrásek, depilaci nebo urychleńı hojeńı ran a jizev.

4Fotokoagulace = destrukce tkáně teplem po dopadu zářeńı (např. denaturace b́ılkovin).
5Fotoablace = destrukce tkáně štěpeńım chemických vazeb pomoćı zářeńı.
6Vaporizace = odstraněńı tkáně odpařeńım.
7PRK (z angl. Photorefractive keratectomy)
8LASIK (z angl. Laser-Assisted in situ Keratomileusis)
9LASEK (z angl. Laser Epithelial Keratomileusis)
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Bezkontaktńı termografické systémy

Termografie je neinvazivńı zobrazovaćı lékařská metoda, která zaznamenává
rozložeńı teploty na povrchu lidského těla. Metoda je založena na poznatku,
že mnoho patologických proces̊u v organismu je spojeno s celkovou nebo
lokálńı změnou teploty těla. Kromě medićınských aplikaćı se termografická
měřeńı široce uplatňuj́ı také v mnoha jiných oborech od pr̊umyslu, energe-
tiky a stavebnictv́ı, až po výzkum životńıho prostřed́ı, Země a vesmı́ru.
Měřeńı povrchových teplotńıch poĺı lze provádět kontaktńım i bezkon-
taktńım zp̊usobem.

Kontaktńı měřeńı prostřednictv́ım speciálńıch nálepek, fólíı nebo nátěr̊u,
založené zpravidla na termooptických vlastnostech kapalných krystal̊u, které
měńı při změně teploty svou barvu, je již v dnešńı době překonané. Sou-
časným trendem pro termografická měřeńı jsou termovizńı systémy (termo-
vize, termokamery), které měř́ı teplotu povrch̊u bezkontaktńım zp̊usobem.
Teplota je v takovém př́ıpadě měřena prostřednictv́ım detekce tepelného
zářeńı, jehož zdrojem jsou všechny objekty s teplotou vyšš́ı než 0 K. Při
běžných teplotách spadá maximum vyzařováńı tepelné energie těles do in-
fračervené oblasti spektra elektromagnetického zářeńı (viz kapitola 7.1) s vl-
novou délkou přibližně od 8 do 12 µm.

Za počátek termografie lze považovat rok 1800, kdy F. W. Herschel
při pokusech s měřeńım teploty jednotlivých barevných složek viditelného
světla objevuje okem neviditelné infračervené zářeńı, které je silným zdro-
jem tepelné energie. V roce 1830 M. Melloni zjǐst’uje, že krystaly kamenné
soli jsou vhodným materiálem pro výrobu optických čoček a hranol̊u, které
na rozd́ıl od jiných materiál̊u propouštěj́ı infračervené zářeńı. Použ́ıváńı

179



KAPITOLA 8. BEZKONTAKTNÍ TERMOGRAFICKÉ SYSTÉMY 180

optiky z krystal̊u kamenné soli potom trvalo prakticky až do roku 1930, kdy
byla zvládnuta technika výroby syntetických krystal̊u. John Herschel, syn
F. W. Herschela, zaznamenává v roce 1840 prvńı tepelný obraz – termo-
gram. Výsledku dosáhl na základě odpařováńı tenké vrstvy oleje vystavené
tepelnému zářeńı. Tepelný obraz mohl spatřit d́ıky odrazu a interferenci vi-
ditelné světla na této olejové vrstvě. Daľśım d̊uležitým milńıkem byla kon-
strukce prvńıho bolometrického detektoru S. P. Langleyem v roce 1880.
Prvńı patent v oblasti radiačńı termometrie se objevil v roce 1901. V tomto
zař́ızeńı byl použit termoelektrický detektor infračerveného zářeńı. Prvńı
komerčně dostupné radiačńı termometry se však objevily až v roce 1931.

8.1 Přenos tepla

Povrchová teplota těla je velmi často ovlivněna nejen zdroji tepla uloženými
pod povrchem těla, ale také okolńım prostřed́ım. K přenosu tepla (přij́ımáńı
a odevzdáváńı) docháźı zpravidla třemi hlavńımi zp̊usoby:

• Vedeńım (kondukćı): K přenosu tepla docháźı vzájemnými srážkami
atomů a molekul látky. Přenos tepla vedeńım je nejvýrazněǰśı v pevných
látkách, naopak plynné látky vedou teplo nejh̊uř. Ve vakuu je potom
vedeńı tepla zcela vyloučeno. Vedeńı tepla mohou zvýšit např. volné
elektrony nebo ionty v tekutinách. Mı́ru přenosu tepla vedeńım popi-
suje látková veličina – tzv. tepelná vodivost.

• Prouděńım (konvenćı): Přenos tepla prouděńım je zp̊usoben vlastńım
pohybem látky. Tento zp̊usob vedeńı tepla pozorujeme výhradně u ka-
palin a plyn̊u. V organismu je teplo přenášeno prouděńım krve cévńım
systémem. Z okolńıch vliv̊u stoj́ı za zmı́nku přenos tepla při vystaveńı
těla větru nebo při plaváńı a pohybu ve vodě.

• Zářeńım (radiaćı): Každý objekt, který má teplotu vyšš́ı než 0 K emi-
tuje fotony elektromagnetického zářeńı, které maj́ı energii popsanou
rovnićı 7.2. Energie foton̊u se potom může transformovat v teplo při
absorpci foton̊u látkou.
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8.2 Fyzikálńı zákony vyzařováńı

Funkci termografických systémů popisuje několik d̊uležitých fyzikálńıch
zákon̊u vyzařováńı energie: Planck̊uv vyzařovaćı zákon, Wien̊uv posunovaćı
zákon, Stefan̊uv-Boltzmann̊uv zákon nebo 1. a 2. Kirchhoff̊uv zákon.

8.2.1 Planck̊uv vyzařovaćı zákon

Planck̊uv vyzařovaćı zákon ř́ıká, že zářeńı o frekvenci f může být vyzařováno
nebo pohlcováno pouze po kvantech o energii E = hf (viz rovnice 7.2).
Na základě této formulace následně Max Planck odvodil vztah pro spektrálńı
hustotu zářivého toku dokonale černého tělesa1 E0(λ, T ) jako funkci vlnové
délky zářeńı λ a termodynamické teploty zdroje zářeńı T :

E0(λ, T ) =
2hc2λ−5

exp
(
hc
λTk

)
− 1

(8.1)

Kde:

c : rychlost světla ve vakuu (c = 3 · 108 m·s−1)
h : Planckova konstanta (h = 6, 63 · 10−34 J·s)
k : Boltzmannova konstanta (k = 1, 38 · 10−23 J·K−1)

Grafická závislost Planckova vyzařovaćıho zákona je uvedena na obrázku 8.1.
Na obrázku jsou vykresleny závislosti spektrálńı hustoty zářivého toku do-
konale černého tělesa na vlnové délce zářeńı, a to pro r̊uzné termodynamické
teploty zdroje zářeńı. Z obrázku jasně vyplývá, že se zvětšuj́ıćı se teplotou
zdroje zářeńı se zvětšuje spektrálńı hustota zářivého toku, ale také docháźı
k posunu maximálńı hodnoty spektrálńı hustoty zářivého toku ke kratš́ım
vlnovým délkám. Tento posun popisuje Wien̊uv posunovaćı zákon (viz ka-
pitola 8.2.2).

1Dokonale černé těleso je ideálńı těleso pohlcuj́ıćı veškeré zářeńı všech vlnových délek, které dopadá
na jeho povrch. Je-li dokonale černé těleso při konstantńı teplotě v termodynamické rovnováze se svým
okoĺım, potom muśı veškerou energii źıskanou absorpćı zářeńı zpětně emitovat. Dokonale černé těleso je
tedy současně ideálńım zářičem.
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Obrázek 8.1: Graf spektrálńı hustoty zářivého toku dokonale černého tělesa E0(λ, T )
v závislosti na vlnové délce zářeńı λ a termodynamické teplotě T zářiče (tzv. Planck̊uv
vyzařovaćı zákon). Se svoleńım autora převzato z: http://ottp.fme.vutbr.cz/users/
pavelek/optika/0202.htm.

8.2.2 Wien̊uv posunovaćı zákon

Wien̊uv posunovaćı zákon ř́ıká, že s rostoućı teplotou zdroje zářeńı se po-
souvá maximálńı hodnota spektrálńı hustoty zářivého toku λmax ke kratš́ım
vlnovým délkám. Matematicky lze zákon popsat vztahem:

λmax =
b

T
, (8.2)

kde b = 2, 8978 mm ·K je Wienova konstanta.
Wien̊uv posunovaćı zákon je odvozen z Planckova vyzařovaćıho zákona

(viz kapitola 8.2.1). Źıská se jako derivace spektrálńı hustoty zářivého toku
dokonale černého tělesa Eo(λ, T ) podle vlnové délky λ, kterou polož́ıme
rovnu nule. Výsledkem Wienova posunovaćıho zákona je funkce, která popi-
suje pr̊uběh maxim spektrálńı hustoty zářivého toku dokonale černého tělesa
v závislosti na termodynamické teplotě zdroje zářeńı (viz obrázek 8.2).

http://ottp.fme.vutbr.cz/users/pavelek/optika/0202.htm
http://ottp.fme.vutbr.cz/users/pavelek/optika/0202.htm
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Obrázek 8.2: Graf pr̊uběhu maxim spektrálńı hustoty zářivého toku dokonale černého
tělesa E0,max v závislosti na termodynamické teplotě T zdroje zářeńı (tzv. Wien̊uv posuno-
vaćı zákon). Se svoleńım autora převzato z: http://ottp.fme.vutbr.cz/users/pavelek/
optika/0203.htm.

8.2.3 Stefan̊uv-Boltzmann̊uv zákon

Stefan̊uv-Boltzmann̊uv zákon ř́ıká, že každé těleso, které má teplotu vyšš́ı
než 0 K emituje elektromagnetické zářeńı. Hustota zářivého toku takto emi-
tovaného zářeńı je přitom úměrná čtvrté mocnině termodynamické teploty
zdroje zářeńı. Matematickou formulaci Stefanova-Boltzmannova zákona lze
źıskat integraćı spektrálńı hustoty zářivého toku dokonale černého tělesa
Eo(λ, T ), viz rovnice 8.1, přes celý rozsah vlnových délek λ, za konstantńı
teploty T . Pro hustotu zářivého toku dokonale černého tělesa E0 potom
dostáváme vztah:

E0 = ε · σ0 · T 4, (8.3)

kde ε je emisivita2 zářiče a σ0 = 5, 6697 · 10−8 W·m−2·K−4 je Stefanova-
Boltzmannova konstanta.

2Emisivita (př́ıp. poměrná zářivost) vyjadřuje schopnost zářiče vyzařovat. Definuje se jako poměr inten-
zity vyzařováńı reálného tělesa k intenzitě vyzařováńı dokonale černého tělesa. Dokonalé zářiče (dokonale
černá tělesa) maj́ı ε = 1, pro nedokonalé zářiče (tzv. šedá tělesa) plat́ı 0 < ε < 1 a absolutně nedokonalé
zářiče (tzv. b́ılá tělesa) maj́ı ε = 0.

http://ottp.fme.vutbr.cz/users/pavelek/optika/0203.htm
http://ottp.fme.vutbr.cz/users/pavelek/optika/0203.htm
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Hustotu zářivého toku dokonale černého tělesa lze graficky znázornit jako
plochu pod křivkou spektrálńı hustoty zářivého toku dokonale černého tělesa
v závislosti na vlnové délce zářeńı a při konstantńı teplotě zdroje zářeńı
(viz obrázek 8.3).

Obrázek 8.3: Hustota zářivého toku dokonale černého tělesa jako plocha pod křivkou
spektrálńı hustoty zářivého toku dokonale černého tělesa v závislosti na vlnové délce zářeńı
λ a při konstantńı teplotě T zdroje zářeńı (tzv. Stefan̊uv-Boltzmann̊uv zákon). Se svoleńım
autora převzato z: http://ottp.fme.vutbr.cz/users/pavelek/optika/0204.htm.

8.2.4 Kirchhoffovy zákony

Při dopadu zářeńı na povrch tělesa může doj́ıt k odrazu, absorpci nebo
pr̊uchodu zářeńı tělesem. Energetickou rovnováhu popisuje rovnice:

E = Er + Ea + Et, resp. 1 =
Er

E
+
Ea

E
+
Et

E
, (8.4)

kde E je hustota zářivého toku dopadaj́ıćıho zářeńı, Er je hustota zářivého
toku odraženého zářeńı, Ea je hustota zářivého toku absorbovaného zářeńı
a Et je hustota zářivého toku zářeńı prošlého tělesem.

http://ottp.fme.vutbr.cz/users/pavelek/optika/0204.htm
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Nahrad́ıme-li v rovnici 8.4 poměr hustoty zářivého toku odraženého a do-
padaj́ıćıho zářeńı reflaktanćı r, poměr hustoty zářivého toku absorbovaného
a dopadaj́ıćıho zářeńı absorptanćı a a poměr hustoty zářivého toku prošlého
a dopadaj́ıćıho zářeńı transmitanćı t, dostaneme matematickou formulaci
1. Kirchhoffova zákona (nezaměňovat s Kirchhoffovými zákony pro elek-
trické obvody) ve tvaru:

1 = r + a+ t (8.5)

Rovnice 8.5 je zvláštńı formulaćı zákona zachováńı energie. Velikost reflek-
tance, absorptance a transmitance záviśı na typu a stavu tělesa a na jakosti
jeho povrchu. V extrémńıch př́ıpadech rozlǐsujeme tělesa, která:

• veškeré zářeńı odrážej́ı (tzv. dokonale b́ılá tělesa): r = 1

• veškeré zářeńı pohlcuj́ı (tzv. dokonale černá tělesa): a = 1

• veškeré zářeńı propouštěj́ı (tzv. dokonale transparentńı tělesa): t = 1

2. Kirchhoff̊uv zákon ř́ıká, že v tepelné rovnováze je těleso tak dokonalým
zářičem, jak dokáže zářeńı pohlcovat. Emisivita ε (poměrná zářivost) po-
vrchu tělesa je potom rovna absorptanci a (poměrné pohltivosti) tělesa:

ε = a (8.6)

Jiná formulace 2. Kirchhoffova zákona ř́ıká, že poměr intenzity vyzařováńı
a pohltivosti záviśı pouze na vlnové délce zářeńı a termodynamické teplotě
tělesa, a nezáviśı na jakosti povrchu tělesa. Výsledkem je, že těleso nejsilněji
absorbuje právě ty vlnové délky zářeńı, které nejsilněji vyzařuje.

8.3 Spektrum zářeńı reálných zdroj̊u

Spektrum zářeńı reálných zdroj̊u se může od spektra zářeńı ideálńıho doko-
nale černého tělesa velmi odlǐsovat. Grafy vyzařovaných spekter pro r̊uzné
zdroje zářeńı jsou pro srovnáńı na obrázku 8.4.

Spektrum zářeńı šedých těles se od spektra zářeńı dokonale černého
tělesa, při stejné termodynamické teplotě T , odlǐsuje sńıžeńım spektrálńı
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Obrázek 8.4: Závislost spektrálńı hustoty zářivého toku r̊uzných zdroj̊u zářeńı na vlnové
délce zářeńı. Se svoleńım autora převzato z: http://ottp.fme.vutbr.cz/users/pavelek/
optika/0205.htm.

hustoty zářivého toku na všech vlnových délkách zářeńı, což je dáno menš́ı
emisivitou šedých těles (ε < 1) než je emisivita dokonale černého tělesa
(ε = 1). Maximum spektrálńı hustoty zářivého toku je potom u ideálńıch
šedých těles na stejné vlnové délce jako maximum u dokonale černého tělesa.

Spektrálńı hustota zářivého toku reálných zdroj̊u v závislosti na vlnové
délce je značně proměnná, a obvykle vykazuje mnoho lokálńıch extrémů.
Zářeńı reálného zdroje lze ve většině př́ıpad̊u přibližně aproximovat závis-
lost́ı spektrálńı hustoty zářivého toku šedého tělesa. V praxi se lze běžně
setkat také s tzv. selektivńımi zdroji zářeńı, které nevyzařuj́ı v celém spek-
tru vlnových délek, ale emituj́ı pouze urč́ıtá pásma vlnových délek nebo
jednotlivé vlnové délky (např. lasery, viz kapitola 7).

8.4 Proces zobrazeńı termovizńım systémem

Záznam termovizńıho obrazu je ve své podstatě analogický se záznamem
obrazu pomoćı jiných optických zobrazovaćıch metod nebo lidského oka.
Obecné schéma procesu zobrazeńı termovizńım systémem je na obrázku 8.5.

http://ottp.fme.vutbr.cz/users/pavelek/optika/0205.htm
http://ottp.fme.vutbr.cz/users/pavelek/optika/0205.htm
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Obrázek 8.5: Obecné schéma procesu zobrazeńı termovizńım systémem.

Teplo vyzařované povrchem objektu ve formě infračerveného zářeńı je op-
tickým systémem soustředěno na speciálńı obrazový detektor, který trans-
formuje energii zářeńı na elektrický signál vhodný pro daľśı zpracováńı
a sestaveńı výsledného obrazu. Při hodnoceńı termografických sńımk̊u je
potom d̊uležité pamatovat na skutečnost, že je výsledný obraz tvořen nejen
tokem infračerveného zářeńı z povrchu měřeného objektu, ale také tokem
infračerveného zářeńı od pozad́ı a jiných vněǰśıch zdroj̊u tepelného zářeńı
(viz obrázek 8.5). Výsledek je silně ovlivněn také řadou daľśıch vnitřńıch
i vněǰśıch faktor̊u. Pro správné stanoveńı teploty je d̊uležité znát emisivitu
měřeného objetu. Výrazný vliv na podobu výsledného obrazu má také tep-
lota a transparentnost atmosféry mezi objektem a měřićım systémem nebo
ochlazováńı povrchu objektu (např. prouděńım vzduchu).

Výsledný termovizńı obraz (termogram) může být černob́ılý nebo ba-
revný. V černob́ılých termogramech jsou tepleǰśı oblasti obvykle kódovány
světlou až b́ılou barvou a chladněǰśı oblasti tmavě šedou až černou bar-
vou. U barevných termogramů si může uživatel zpravidla zvolit z několika
barevných palet, které kóduj́ı jednotlivé teploty v obraze určitou barvou.
Součást́ı každého termogramu je barevná stupnice, která umožňuje identi-
fikaci konkrétńıch teplot v obraze.

Konstrukci termovizńıho systému tvoř́ı tři hlavńı části: optický systém,
detektor obrazu a elektronika pro zpracováńı signál̊u, prezentaci obrazu
a ovládáńı systému. Blokové schéma termovizńıho systému je na obrázku 8.6.
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Obrázek 8.6: Obecné blokové schéma termovizńıho systému.

Mezi základńı vlastnosti termovizńıch systémů patř́ı:

• Teplotńı rozsah: Udává, jakou nejnižš́ı a nejvyšš́ı teplotu je termovizńı
systém schopen změřit. Současné termovizńı systémy mohou pracovat
v rozsahu teplot přibližně od -40 až do +3000 ◦C.

• Spektrálńı citlivost : Je rozsah vlnových délek zářeńı, které je termo-
vizńı systém schopen detekovat. Většina termovizńıch systémů pracuje
v pásmu vlnových délek od 8 do 14 µm. Některé systémy však mo-
hou pracovat i v jiných pásmech vlnových délek (např. 2 až 5,5 µm).
Pro měřeńı vyšš́ıch teplot jsou obecně lepš́ı kratš́ı vlnové délky a pro
měřeńı nižš́ıch teplot jsou naopak vhodněǰśı deľśı vlnové délky. V praxi
je spektrálńı citlivost termovizńıch systémů určena hlavně transpa-
renćı atmosféry, což je schopnost atmosféry propouštět pouze určité
vlnové délky zářeńı (tzv. spektrálńı okna atmosféry). Útlum vlnových
délek, které atmosférou neprocházej́ı, zp̊usobuj́ı předevš́ım molekuly
vody, oxidu uhličitého a kysĺıku obsažené v atmosféře.

• Přesnost stanoveńı teploty : Určuje přesnost naměřené teploty. Přesnost
měřeńı běžných termokamer je typicky ±2 ◦C nebo ±2 % z naměřené
hodnoty, nejlepš́ı termokamery však mohou dosáhnout přesnosti měřeńı
až ±1 ◦C nebo ±1 %.

• Teplotńı citlivost : Vyjadřuje se pomoćı parametru NETD (z angl. No-
ise Equivalent Temperature Difference), neboli nejmenš́ı rozd́ıl teplot,
který vyvolá signál větš́ı, než je vlastńı šum detektoru. Parametr NETD
se uvád́ı ve stupńıch Celsia nebo v Kelvinech a určuje, jaký nejmenš́ı
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teplotńı rozd́ıl je na povrchu černého tělesa termokamera schopna de-
tekovat. Teplotńı citlivost se pohybuje typicky od 100 mK u běžných
termokamer, až do 10 mK u nejlepš́ıch termokamer. Horš́ı teplotńı cit-
livost se ve výsledném obraze projevuje výrazným šumem.

• Rozlǐseńı obrazového detektoru: Je dáno počtem jednotlivých detek-
tor̊u, které tvoř́ı obrazový sńımač. Počet těchto detektor̊u odpov́ıdá
počtu obrazových bod̊u (pixel̊u) ve výsledném obraze. U současných
termovizńıch systémů se lze nejčastěji setkat s rozlǐseńım detektoru
60×60, 80×80, 120×120, 160×120, 240×180, 320×240, 640×480 nebo
1024×768. Výjimkou ovšem nejsou ani jiná rozlǐseńı.

8.4.1 Optický systém

Optický systém termovizńıho zař́ızeńı muśı být ze speciálńıho materiálu,
který je propustný pro infračervené zářeńı v požadovaném rozsahu vlnových
délek. V současnosti se pro optiku termokamer použ́ıvaj́ı nejčastěji čočky
vyrobené z germania (Ge), př́ıp. selenidu zinku (ZnSe) nebo sulfidu zinku
(ZnS). Protože se tyto speciálńı čočky lǐśı od klasických čoček pouze jiným
materiálem, plat́ı pro ně klasické zákony optiky. Na povrchu čočky bývá
nanesena vrstva antireflexńıho materiálu, který zabraňuje nežádoućım od-
raz̊um infračerveného zářeńı na povrchu čočky a zvyšuje propustnost čočky
pro infračervené zářeńı i na v́ıce než 90 %.

Součást́ı optického systému jsou také clony a selektivńı a neselektivńı
filtry. Clony maj́ı za úkol regulovat velikost zářivého toku, který dopadá
na obrazový detektor a zabraňuj́ı tak nadměrnému ozářeńı sńımače. Nese-
lektivńı filtry (tzv. šedé filtry) slouž́ı k zeslabeńı zářivého toku dopadaj́ıćıho
na detektor o konstantńı útlumový faktor, který je dán stupněm šedosti fil-
tru. Jsou vhodné také pro hrubý výběr zobrazovaného teplotńıho intervalu
ve výsledném obraze. Selektivńı filtry potlačuj́ı nevhodné vlnové délky do-
padaj́ıćıho zářeńı a k detektoru propouštěj́ı jen užitečné vlnové délky zářeńı.

8.4.2 Detektory obrazu

Obrazové detektory převáděj́ı energii dopadaj́ıćıho infračerveného zářeńı
na elektrický signál, ze kterého je po zpracováńı sestaven výsledný obraz
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povrchové teploty sńımané scény – termogram. Detektory infračerveného
zářeńı rozlǐsujeme dvoj́ıho typu: tepelné detektory (bolometry) a fotonové
detektory.

• Tepelné detektory (bolometry): Pracuj́ı na principu pyroelektrického
jevu3. Podstatou funkce bolometrických detektor̊u je změna elektric-
kých vlastnost́ı materiálu detektoru (typicky elektrického odporu) při
změně teploty (zahřát́ı detektoru), která je úměrná množstv́ı energie
infračerveného zářeńı pohlcené detektorem. Pro zvýšeńı účinnosti ab-
sorpce tepelné energie bývá povrch detektor̊u načerněn. Tepelné de-
tektory jsou neselektivńı, citlivé na široký rozsah vlnových délek te-
pelného zářeńı. Pro záznam obrazu se použ́ıvaj́ı tzv. mikrobolomet-
rická pole, tvořená dvourozměrnou matićı velkého počtu jednotlivých
bolometr̊u o velmi malé velikosti. Jednotlivé detekčńı buňky sńımače
muśı být striktně odděleny, aby se neovlivňovaly navzájem. Důležitá
je také dobrá tepelná izolace celého sńımače od vněǰśıho okoĺı, aby
nebyla výsledná naměřená teplota ovlivněna jinými vlivy. Detektory
nevyžaduj́ı chlazeńı a mohou pracovat při běžné pokojové teplotě.
Tepelné detektory jsou nejčastěji tvořeny oxidy vanadu (VOx) nebo
amorfńım křemı́kem. V současnosti jsou bolometrické detektory nej-
použ́ıvaněǰśım typem detektoru infračerveného zářeńı. Jejich jedno-
značnou výhodou je př́ıznivá cena, nevýhodou je potom š́ı̌rka dete-
kovaného spektra zářeńı a nižš́ı teplotńı citlivost cca do 30 mK.

• Fotonové detektory : Pracuj́ı na principu fotoelektrického jevu a jsou
schopné detekovat jednotlivé fotony infračerveného zářeńı. Fotonové
detektory jsou selektivńı, citlivé pouze na úzký rozsah vlnových délek
tepelného zářeńı. Detekované spektrum zářeńı je dáno materiálem,
ze kterého je detektor vyroben. Typickým materiálem jsou polovodiče
založené na kvantových tečkách: např. InSb, InAs, InGaAs, HgCdTe,
PbS, PbSe nebo PbTe. Pro správnou funkci a potlačeńı tepelného šumu
vyžaduj́ı fotonové detektory účinné chlazeńı – např. tekutým duśıkem
(77 K) nebo héliem (4 K). Fotonové detektory maj́ı výbornou teplotńı
citlivost (až 10 mK), ale jejich nevýhodou je vysoká cena.

3Pyroelektrický jev popisuje schopnost materiálu generovat dočasný elektrický potenciál při změně jeho
teploty.
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8.5 Aplikace termovizńıch systémů v medićıně

Fyziologická teplota lidského těla je velmi specifická, ale lidský organismus
ji dokáže velmi dobře udržovat na konstantńı hodnotě přibližně 36,5 ◦C,
ř́ızeńım pod́ılu mezi tvorbou tepla v organismu a výdejem tepla do okoĺı.
K regulaci tvorby a výdeje tepla využ́ıvá organismu jednak fyzikálńıch
princip̊u přenosu tepla vedeńım, prouděńım a zářeńım (viz kapitola 8.1),
ale také fyziologických princip̊u jako poceńı, vazodilace a vazokonstrikce
cév nebo chladový třes. Fyziologicky mohou tělesnou teplotu ovlivňovat
např. také biologické rytmy v organismu. Zdrojem tepla v organismu jsou
výhradně exotermické biochemické reakce při metabolické aktivitě buněk
a svalové činnosti. Zvýšená metabolická aktivita buněk, projevuj́ıćı se
lokálńım zvýšeńım teploty, může být fyziologická (např. v játrech), ale
může být také patologickým projevem některých zdrovotńıch komplikaćı
(např. záněty, nádorové bujeńı, metabolické poruchy, aj.). Sńıžeńı teploty
může být naopak patologickým projevem zhoršeného prokrveńı určitých
tkáńı nebo oblast́ı těla, jehož př́ıčinou mohou být ischemické choroby nebo
jiné formy poškozeńı cévńıho řečǐstě (např. varixy, tromboflebitidy, syn-
drom diabetické nohy, otoky, aj.). Bezkontaktńı termografie se dále využ́ıvá
v mamologii (sledováńı prsńıch žláz, screening rakoviny prsu), endokrino-
logii (vyšetřeńı št́ıtné žlázy), traumatologii (popáleniny, omrzliny, zlome-
niny, poškozeńı nerv̊u, sledováńı léčby a stavu hojeńı, aj.), experimentálńı
medićıně (sledováńı nových medićınských preparát̊u a jejich vliv na lidský
organismus), při sledováńı zápalových a zánětlivých proces̊u (bolesti kloub̊u
a zub̊u, záněty, polyneuropatie, aj.) nebo při diagnostice alergie a hyper-
termie (atypická pneumonie, horečky s r̊uznou etiologíı). S termovizńım
měřeńım se lze setkat také ve sportovńı medićıně, fyzioterapii, kosmetolo-
gii nebo gynekologii. Užitečnou aplikaćı je také plošné monitorováńı osob
na mı́stech s velkým pohybem lid́ı (letǐstě, nádraž́ı), v př́ıpadě epidemie
nakažlivých onemocněńı (např. praseč́ı chřipka).

Jednoznačnou výhodou bezkontaktńı termografie pro jej́ı uplatněńı v me-
dićıně je jej́ı neinvazivnost, bezdotykovost a naprostá bezpečnost pro paci-
enta. Protože je bezkontaktńı termografie pasivńım systémem detekce in-
fračerveného zářeńı, nevyplývaj́ı pro tuto metodu při měřeńı pacienta ani
žádná omezeńı nebo př́ıpadné kontraindikace. Na druhé straně je nevýhodou



KAPITOLA 8. BEZKONTAKTNÍ TERMOGRAFICKÉ SYSTÉMY 192

metody horš́ı senzitivita4 i specificita5. Citlivost termografie je všeobecně
vysoká u ložisek na povrchu nebo těsně pod povrchem těla, ale s větš́ı
vzdálenost́ı ložiska od povrchu těla se citlivost metody snižuje. Tepelný ob-
raz hlouběji uloženého ložiska je totiž ovlivněn tkáněmi mezi t́ımto ložiskem
a povrchem těla. Vzhledem k r̊uzné tepelné vodivosti jednotlivých tkáńı
může docházet jednak k r̊uzně velkým ztrátám tepla ve tkáńıch, a jednak
může být ovlivněn pr̊uchod tepla z ložiska k povrchu, takže tepelný ob-
raz ložiska na povrchu těla nemuśı odpov́ıdat skutečné lokalizaci ložiska
v hloubce tkáně. Nı́zká specificita metody při detekci ložisek zvýšené nebo
sńıžené teploty v organismu je dána složitou interpretaćı nálezu, protože
tato tepelná ložiska mohou mı́t nejen odlǐsnou př́ıčinu (např. zánět, nádor,
metabolická porucha, aj.), ale mohou být i fyziologická.

8.5.1 Faktory ovlivňuj́ıćı výsledky vyšetřeńı

Před vlastńım vyšetřeńı pacienta pomoćı termovizńıho systému je nutná
př́ıprava a dodržeńı několika pravidel. Důležitá je dostatečná aklimatizace
pacienta (min. 10 minut) v měřićı mı́stnosti s konstantńı teplotou v rozmeźı
ideálně od 19 do 21 ◦C. Ve vyšetřovaćı mı́stnosti by se neměly nacházet
žádné lokálńı tepelné zdroje. Pacient by neměl být před vyšetřeńım vy-
staven velkému chladu nebo horku (sauna, solárium), neměl by sportovat
nebo vykonávat velkou fyzickou zátěž, ani být pod vlivem alkoholu a jiných
látek. Výslednou naměřenou teplotu dále ovlivňuje prouděńı vzduchu, tep-
lota vzduchu v mı́stnosti, jakost a emisivita povrchu pokožky pacienta. Emi-
sivita lidské pokožky se bĺıž́ı emisivitě dokonale černého tělesa a má hodnotu
přibližně 0,98. Při interpretaci výsledk̊u měřeńı je d̊uležité srovnáńı mı́sta
nálezu se stejnou část́ı na symetrické polovině těla (obličej, končetiny, prsy).

4Senzitivita (citlivost) metody vyjadřuje schopnost metody úspěšně odhalit zdravotńı problém skutečně
nemocného pacienta. Vyjadřuje se v procentech. Máme-li soubor 100 pacient̊u s určitou stejnou zdravotńı
komplikaćı, a tuto komplikaci př́ıslušnou metodou odhaĺıme např. u 80 pacient̊u, potom je senzitivita
metody 80 %. U zbývaj́ıćıch 20 pacient̊u by tato metoda zdravotńı komplikaci chybně nezaznamenala (tzv.
falešně negativńı výsledek).

5Specificita metody vyjadřuje schopnost metody správně potvrdit, že zdravý pacient netrṕı žádnou
zdravotńı komplikaćı. Vyjadřuje se v procentech. Máme-li soubor 100 zdravých pacient̊u, a pomoćı př́ıslušné
metody potvrd́ıme zdrav́ı např. u 80 pacient̊u, potom je specificita metody 80 %. U zbývaj́ıćıch 20 zdravých
pacient̊u by tato metoda chybně zdravotńı komplikaci prokázala (tzv. falešně pozitivńı výsledek).
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Obrázek 8.7: Termogram špatného prokrveńı levého chodidla v d̊usledku ischemické
choroby dolńıch končetin.

Obrázek 8.8: Termogram nedokrvených prst̊u dolńıch končetin po fyzické zátěži.
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8.6 Daľśı aplikace termovizńıch systémů

Kromě medićıny nacházej́ı termovizńı systémy uplatněńı také v řadě daľśıch
obor̊u od pr̊umyslu, energetiky a stavebnictv́ı, až po výzkum životńıho
prostřed́ı, Země a vesmı́ru. V energetickém pr̊umyslu jsou použ́ıvány přede-
vš́ım při kontrolách a testováńı vysokonapět’ových elektrických zař́ızeńı (po-
ruchy distribučńı soustavy, přehř́ıváńı generátor̊u a trafostanic). V pr̊umyslu
jsou termografická měřeńı vhodná pro sledováńı únik̊u tepla z teplovodńıch
rozvod̊u a potrub́ı nebo ke kontrole kvality materiál̊u (např. opotřebeńı
pohyblivých část́ı v d̊usledku nadměrného třeńı). Ve stavebnictv́ı se ter-
mokamery použ́ıvaj́ı pro zjǐst’ováńı tepelných únik̊u z budov (netěsnosti
střech a oken, tepelné mosty, kvalita zatepleńı). Neméně d̊uležitou aplikaćı
je také použit́ı termokamer u záchranných složek (pátráńı po pohřešovaných
osobách, hledáńı ložisek požáru, aj.).

Obrázek 8.9: Termogram pro kontrolu úniku tepla stavby.
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Obrázek 8.10: Termogram pro zjǐstěńı tepelných most̊u stavby.

Obrázek 8.11: Termogram doplňováńı zásobńık̊u duśıku.



Seznam obrázk̊u
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2.19 Syndrom karpálńıho tunelu . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 58
2.20 Ultrasonogramy oka . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 58
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2.24 Absces v játrech . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 60
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5.3 Pr̊uchod proudu buňkami . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 136
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8.6 Blokové schéma termovizńıho systému . . . . . . . . . . . . 188
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2.2 Koeficienty útlumu tkáńı . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 26
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tické měřićı metody [online]. Brno: Vysoké učeńı technické v Brně,
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stupné z: http://ottp.fme.vutbr.cz/users/pavelek/optika/.

[70] PRASAD, P. A. (editor): Magnetic Resonance Imaging: Methods and
Biologic Applications (Methods in Molecular Medicine). Brno: Humana
Press, 2006, ISBN 978-1588293978.
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votnictv́ı, 1996, ISBN 80-7013-225-6.

[89] WELLS, P. N. T.; LIANG, H.-D.: Medical ultrasound: imaging of soft
tissue strain and elasticity. Journal of the Royal Society Interface, 2011.

[90] YBARRA, G. A.; LIU, Q. H.; LIM, K. H.; aj.: Emerging Tech-
nology in Breast Imaging and Mammography, kapitola Breast Ima-
ging using Electrical Impedance Tomography (EIT) [online]. Dur-
ham: American Scientific Publishers, 2007, ISBN 1-58883-090-X, [cit.
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