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Princip metod

m Princip transmisni: zdroj zafeni z jedné strany
pacienta, na druhé stran¢ detektor, ktery detekuje
zeslabeni zafen.

m Princip emisni: zdroj zafeni je v pacientovi, detektor je
mimo pacienta.

m Princip reflexni: zdroj mimo pacienta, detekuje se
odrazené vilnéni.

m Princip rezonancni absorpce a emise.
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Z. historie

m 1963 Allan Mac LLeod Cormack polozil zaklady
vypocetni tomografie

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

B 1979 oba obdrzeli Nobelovu cenu za medicinu

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



Princip CT tomografie

m Je zalozen na méfeni absorpce
rentgenového zareni tkanémi lidského téla
s pouzitim mnoha projekei a nasledného
pocitacového zpracovani obrazu.

m Rentgenka emituje uzce kolimovany
svazek zareni ve tvaru vcjite, ktery
prochazi vysetrovanym objektem a je
registrovan sadou detektort
premenujicich prosla kvanta rentgenovéeho
zateni na elektricky signal, ktery je
digitalizovan a dale zpracovavan.

m Komplet rentgenka — detektory vykonava
behem expozice synchronni pohyb okolo
vysetfovaného objektu tak, ze rentgenka je
vzdy na protilehlé stran¢ vysetfovaného rotatniho pohybu rentgenlky 2

ob]ektu ncz d€t€kt01’y. detektor okolo vySetfovaného
objektu

Princip CT skenovani

- schematické znazornéni



Tvorba CT obrazu obecné
Sklada se z fazi:
m  Skenovaci faze — sbér dat dle zvolenych parametri

®  V ramci jednoho obéhu o 360° ziska systém beézne 400 — 700 projekenich méfent
absorpce daného objektu z riznych Ghla

m  Rekonstrukcni faze — zpracovava ziskana data a vytvari tzv. digitalni
obraz (matice pixeld)




Generace CT pfistroju 1.

m Z hlediska technické
realizace prodélala vypocetni
tomografie nckolik
generacnich krokt. Skenery
prvni generace pouzivaly
rotacné-translacniho pohybu
rentgenky a jediného
detektoru; rentgenovy
svazek byl kolimovan
v podstate do
jednorozmérného linearniho
tvaru. Doba vystavby
jednoho skenu
predstavovala nckolik minut.
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Generace CT pfistroja 1II.

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




Generace CT pfistroja III.

m Pristroje tfeti generace
zavedenim siroké sady 300 — 600
detektorti usporadanych do casti
kruznice a pokryvajicich pf1 dané
projekci cely objekt mohly
odstranit translacni slozku
pohybu a prevést jej tak na
jednoduchy a rychlejsi, ciste
rotacni pohyb.

B Dnes nejpouzivanéjsi typ.
m Skenovaci casy ze zkratily na

pouhé 1-4s.



Generace CT pfistroja IV.

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

m V praxi se kvuli zkreslujici

geometril zobrazeni a Spatnému
vyvazeni rotoru nerozsifily.



Kategorie CT pfistroja

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

m Rentgenka u nich v gantry vykona jednu otacku
ve smeru hodinovych rucicek a po posunu stolu
do roviny dalsi vrstvy vykona otacku opacnym
smerem (mezi jednotlivymi skeny se tedy jeji
pohyb zastavuje).



Spiralni CT pfistroje

m Kontinualni jednosmérnou rotact systému rentgenka —
detektory umoznilo zavedeni tzv.,,slip - ring technology*.
Pevné kabely jsou zde nahrazeny systémem po sob¢
klouzajicich kontakth a prstencu z vodivého materialu. Tento
technicky prvek umoznil rychlé rozsifeni revolucniho, tzv.
spiralniho, presnéji helikalniho zptsobu skenovani (helix
= Sroubovice, spirala=plosna krivka).

m Cely rozsah vysetrované oblasti je zde sniman jedinou
expozici, pfi niz komplex rentgenky s detektory vykonava
vice kontinualnich rotaci kolem vysetfovaciho stolu
s nemocnym, ktery je rovhomerné posunovan skrze gantry
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Vyhody spiralnich CT pfistroju

m doba jedné otacky rentgenky o 360° se dnes pohybuje
kolem 0,3-0,5sekundy

B skutecné volumetrické, a nikoliv ,,vrstvové® ziskavani

obrazovych dat
B zkraceni celkového skenovaciho casu

= min pohybovych artefaktt (dychani, pohyb hlavy)
m tepelna kapacita rentgenky

m aplikace 1.v. podané kontrastni latky

® kvalitni obrazové rekonstrukce.



Multidetektorové CT pfistroje

m obrovskym technologickym pokrokem bylo zavedeni
systému s nékolika fadami detektorti vedle sebe,
coz umoznilo soucasné ziskavani obrazovych dat z
vice vrstev v ramcl jediné otocky rentgenky

v
m dalsi zkraceni vysetrovaciho
casu
m kvalita obrazu q—
m artefakty pohybu ~ =
® angiografické vysetieni p o —
m vysetfeni srdce (64+) ; -
.0




Princip vystavby CT obrazu

Sada digitalizovanych udaji o absorpci zafeni vysetrovanym objektem, kterou
zaznamenaly detektory, byva oznacovana jako tzv. hruba data (,,raw data®).
Udaije o absorpci z jednotlivich projekef jsou pomoci specifického
rekonstrukcéniho algoritmu (filtrované zpétné projekce,iterativni
rekonstrukce) transformovany v obrazova data, tj. do vysledného
dvourozmérného obrazu sestaveného z matice bodu.

Kazdy bod obrazové matice, tzv. pixel (z angl. picture matrix element) je
vykreslen v konkrétnim odstinu sedi v zavislostt na absorpcnich vlastnostech
odpovidajictho detailu tkané v ramci vysetfované vrstvy. Ostiny jsou vyjadfeny
tzv. Hounsfieldovym absorpcnim koeficientem (téz Hounsfieldova jednotka,
CT cislo, Hounsfield unit = HU)

Schematické znazornéni grafické
prezentace jednotlivych

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

Odstintim sedi jednotlivych pixela (vlevo)

odpoviiiaii naméfet.lé h:)dnoty
absorpcnich koeficientt —

Hounstieldovych éisel (vpravo).



m Cim niZ§f je absorpce zafen{ v daném voxelu,
tim tmavsi odstin odpovidajictho pixelu. Plose
jednoho pixelu je pfifazena jedna ciselna
hodnota absorpcniho koeficientu, cely pixel je
proto homogenni.

m Hodnota denzity vyjadfuje stupen absorpce v
jednotlivych tkanich, vztazenou k absorpci rtg
zateni ve vodé. Z toho plyne, ze voda ma
denzitu rovnou nule.



Rekonstrukcni algoritmy

m zpctna projekce
m data obsazena v jednotlivych pixelech kazdé projekce se
promitnou zpét do obrazové matice v paméti pocitace, a to v

pfimce kolmé k rovin¢ detektoru, vznika hvézdicovy artefakt




Rekonstrukcni algoritmy

m filtrovana zpétna projekce (FBP)

m  proces provadéni rekonstrukee, pft némz se nejdfive provede

filtrace samostatnych projekci, ktera snizi vliv hvézdicového

efektu, a poté se provede zpétna projekce




Rekonstrukcni algoritmy

B iterativni

nejprve se ziska vychozi odhad bud FBP nebo se pouzije prazdné
pole. Z tohoto odhadu jsou vypocitany jednotlivé projekce v
jednotlivych smérech. Ty jsou porovnany s nameéfenymi
projekcemi. Porovnanim ziskané korekeni taktory jsou
aplikovany na projekce vychoziho odhadu a z téch je zpétnou
projekci rekonstruovan novy obraz objektu



Iterativni rekonstrukce

Error

Projections (known)
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FBP —1Dose (iterace)- IMR

PHILIPS




Iterative model reconstruction -
IMR

Attenuation True Noise
Image (Monte Carlo)

komplexni proces

mnohocetné iterace vicecetnvch

modela
modeluji se optika a geometrie
pﬁstroje

statistiky systému

k hodnoceni sSumu

moznost vvuziti anatomickyvch

AY C Vi, Cost Function [F(x)]
modeld, kniznic obraza a umc¢lé

inteligence

///
\\\\
System Model . Statistics Model

a s I
il Representation of ideal measurement of object

Detailed description of system geometry. based on Poisson model of x-ray transport.

redukce Sumu. snizeni davky.
pokles artefaktd

PHILIPS




= Na Hounsfieldove stupnici byly
definovany dva fixni body:
= —1000 HU odpovida absorpct vzduchu,
m (0 HU absorpct vody.

m Rozlozeni denzit biologickych tkani je
znacne nerovnomerné. Vetsina mekkych
tkan{ vykazuje denzity v relativne velmi

uzkém rozmezi, vyjimkou je pouze

tukova tkan se zapornymi hodnotami
cca —100 HU.

m Denzity kosti presahuji +100-300 HU

Rozlozeni tkanovych denzit na Hounsfieldove
skale.

Absorpéni koeficienty velké vétsiny biologickych
tkani lezi v relativné Gzkém

rozmezi pfiblizné od —100 HU do +100 HU ' Vzduch
(zvetSena stupnice vpravo).




m  Lidské oko nenf schopno bézné rozlisit vice nez 20 — 30 odstint Sedi, kdezto CT dava
moznost rozliseni denzit v rozsahu 4000 HU. Proto nepracujeme s celou $ifi
Hounstieldovy stupnice, nebot’ velké rozmezi denzit by se nam ,,slilo“do jednoho
odstinu Sedi.

= Rozsah stupnu sedi se proto pfizpusobuje (zuzuje) tzv. CT oknem. Podle tkani, ktere
se maji zobrazit, se nastavuje stfed okna (window center). Okolo této urovne se jeste
nastavi §ifka okna (window width), tedy rozmezi struktur, které maji byt zobrazeny
v jednotlivych odstinech Sedi.

m  Struktury s denzitou nad horni hranici CT okna se zobrazi vyhradné bile, pod dolni
hranici naopak pouze cernc.

m Stfed okna volime tak, aby odpovidal absorpcni hodnoté oblasti, ktera je stfedem
zajmu naseho vysetfeni. Sifi okna nastavujeme podle predpokladané maximalni a
minimalni denzity tkani ve vysetfované oblasti. Cim uzsi okno, tim jemn¢jsi rozdil v
denzite¢ tkani zobrazime, ale zaroven je obraz zrnitéjsi.

Nastaveni maximalni siftky okna na 4096 HU u
vysetfeni mozku (). V takto sSirokém okné lze
prakticky rozlisit pouze Ctyfi odlisné stupné T
denzity: vzduch, tuk, mekké tkane (véetné mozku / \
a mozkomisnitho moku) a kost. Naproti tomu v 4
uzkém okné (Sitka 120 HU, stred 35 HU) je k ‘
rozliseni mékkych tkani nesrovnatelné lepsi (b), - & —
ovSem za cenu ztraty kontrastniho rozliseni v
tkanich s denzitou zasahujici mimo nastevené
okno (napf. v kosti).




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

Vysledna denzita (stupen Sedi)
kazdého pixelu pfedstavuje ve
skute¢nosti thrnnou

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




Technologie multidetektorového CT tak predstavuje
vyznamny posun k moznosti izotropniho
geometrického rozliseni ve vsech tfech rovinach, tedy
napft. k tvorbé diagnosticky rovnhocennych
multiplanarnich (koronarnich a sagitalnich)
obrazovych rekonstrukci

Pavodni axialni 1mm vrstva (a) a koronarni rekonstrukce s témér identickym
geometrickym rozliSenim (b) z vysetfeni hrudniku multidetektorovym CT pfistrojem



Divertikulitida sigmoidea, sigmoideovesikalni pistel

m Divertikulitida, perikolicky
- . absces

m fokalni ztlusténi stény m.m.

= plyn v m.m.



Postup CT vysetfeni

urceni rozsahu oblasti zajmu a nastaveni
orientace roviny vtrstev

nastaveni skenovacich (akvizicnich) parametrt

nastaveni obrazovych (rekonstrukcnich)
paramettru

nasledné zpracovani obrazu (postprocessing) a
zhotoveni definitivni obrazové dokumentace



Postup CT vysetfeni

urcCeni rozsahu oblasti zajmu
a nastaveni orientace roviny
vIstev

zhotoveni tzv. topogramu =
prehledny sumacni rtg snimek.
Neslouzi pro stanoveni diagnoézy, ale
k vybéru oblasti zajmu a nastavent
orientace vrstev. Roviny ziskanych
vrstev jsou nasledné znazorfiovany
primo do topogramu a jsou cislovany
dle poradi. Zakladni vysetfovaci
rovinou je rovina transverzalni
(axialni), jeji sklon mizeme
modifikovat naklopenim gantry

%




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

m  Skenovaci a obrazové parametry je treba disledné rozliSovat,
nebot’” se moznosti jejich vlivu na vysledny CT obraz mohou
velmi vyrazne lisit.

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

m  Rekonstrukéni parametry zpravidla stanovujeme jiz pfed
zahajenim skenovani, narozdil od skenovacich vsak mame
moznost je ménit 1 po skonceni skenovani. (napft. velikost
zobrazovaného pole, vipocetni algoritmus apod.)




m  Volbou vhodného vypocetniho
algoritmu (kernel) pro zpracovani
namefenych hrubych dat vyznamné
ovliviiujeme kvalitu konecného
zobrazeni tkani. Chceme-li obraz
,,vyhladit®, a tudiz snizit mnozstvi
viditelného sumu pro lep51 rozlisent
mekkych tkani, volime mekky (, soft“)
rekonstrukeni algoritmus. Ten zajisti
optimalni tkanovy kontrast, takze ve
vysledném obraze bude mozné rozlisit
od sebe dvé struktury, jejichz denzity
se lisi pouze minimalné (a,b)

Naopak volba rekonstrukéniho
algoritmu s vysokym geometrickym
rozliSenim (high resolution), vede ke
zvyraznem tkanovych rozhrani,
zvysSeni ostrosti, a tim 1 moznosti
zobrazeni velmi drobnych struktur,
avsak za cenu zvyraznén{ kvantového
sumu a tim i zhorseni
mekkotkanového kontrastu (c,d)

Sifr =

mPouziva se predevsim pro zobrazovani kosti a
v kombinaci s tenkymi (1 - 2mm) vrstvami je
rovnez zakladem techmk High Resolution
Computed Tomography — HRCT pouzivané u
vysetfeni plicniho parenchymu




nasledné zpracovani
obrazu (postprocessing)
a zhotoveni definitivni
obrazové dokumentace

muze poslouiit k upfesnéni
diagnostické informace

volba vhodné filtrace
zvetSeni obrazu

meéreni vzdalenosti a méfeni
denzity,

zhotoveni 2D nebo 3D
rekonstrukci

rekonstrukce MIP,SSD,VRT,
CT angio...

CTA krku. MIP ACC, ACI a ACE vpravo.

Obr. b) a ¢) - definovani kosti urcené
k subtrakci pfi tvorbé MIP.



£ N o
CTA aorty: Tortuozita :;
celé aorty
— aneurysma J‘ V o
serpentinum ’M
CTA mozku

— aneurysma pfedni komunikanty



Dual-energy CT
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DECT

Total X-ray Attenuation

— Bone
- lodine
Water

l large difference

| small difference

®m Pouzitim dvou energii,
nejcasteji nizke (80-100 kV)
a vysoké energie (120-140
kV), pro zobrazeni objektu
na CT lze ziskat soucinitele
zeslabeni, a tim 1 informaci o
materialovém rozlozeni
zobrazovaného objektu, je
mMozne provest tzv.
dekompozici.
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DECT, DSCT

m DECT (dual energy CT) - skenovani dvoji energii

m DSCT (dual source CT) - CT se dvema zdroji —
rentgenkami (SIEMENS)

m Spectral CT - dve vrstvy detektora - mekke a tvrdé zareni
(Philips)

m Fast kV switching - pfepinani kV v prabchu rotace (GE)

® Photon counting CT - 4 energetické urovne photont -
(Siemens)



Dual Source CT

m V jediné gantry:
® Dva systémy rentgenka — detektory

= Uhel 90 nebo méné stupnit

m Soucasna akvizice dat obéma systémy

= Komplementace dat z obou systému

m Mize pracovat :

poskytujicich dve vyhody:



m 1/ Obé¢ rentgenky pracuji pfi stejném napéti
- "zdvojeny systém" a
zkraceni akvizicniho casu se snizenim casového

rozliseni na cca 80ms. To ma vyznam zvlaste u
CT srdce (s vyssi tepovou frekvenci).

DSCT

rentgenka rentgenka




DSCT- DECT

m 2/ Obe rentgenky pracuji pfi rizném
anodovém napéti (napr. 140kV a 80kV) -

moznost snimani s dvoji energii: kazda z obou

rentgenek vytvari X-zafeni o rozdilné energii.

DECT

rentgenka rentgenka

diferencidlnd
densitnd analyza

http:/ /astronuklfvzika.cz/JadRadMetodv.htm



Philips IQon — spectral CT

m Pred vysetfenim neni tfeba vybirat specialni
spektralni protokol
m Spektralni data

m CT obrazu jsou rekonstruovany s vyuzitim informaci
podilu fotoelektr. jevu a Comptonova rozptylu a zahrnuta

do SBI (Spectral Based Image)

= Vysledky lez zobrazit podobn¢ jako norm. CT ve stupnich
Sedi nebo barevné mape. Intenzita pixelu muze odpovidat
m HU
m koncentracim daného materialu (mg/ml)

m cfektivhimu atomovému cislu (Z,q)



MonoE ,,X*

m Kazda série obrazku je na energetické urovni
reprezentovana hodnotou keV v rozmezi 40-200 keV.
Pixely v téchto obrazcich predstavuyi hodnoty HU.

Hodnoty HU jsou ovlivacny vybeérem energ. hodnoty!!!

-

_ gt

Romman Z. Using spectral results in CT imaging. Philips White Paper. 2015

(40 keV) 75keV (120keV)
Vyrazny podil j6du Zachovani hodnot HU, Vyrazna redukce artefakt(l

omezeni artefaktl

m pr. [Qon - MonoE75 (120 kV) = nastaveno je 75 keV,
HU jsou témeft stejné jako u konvencniho CT pfi 120 kV



VNC (Virtual non-contrast) HU*

m / postkontrastniho dual-energy vysetfeni je postprocessingem
odstrancna informace odpovidajici pfitomnému jodu
Vsechny tkané (s vyjimkou tkani s j6dem) maji ptivodni
hodnoty HU, mista kde byl j6d maji hodnotu HU nahrazenou
vypoctenou hodnotou po odecteni jodu

Romman Z. Using spectral results in CT imaging. Philips White Paper. 2015

m Pozn. HU* nebo mg/cc* znacéni méfeni na obrazku s
pozmeénenym zobrazeni tkani



VNC

B Srovnani nativ vs. VNC

Conventional Conventional IQon Spectral CT
non-contrast contrast virtual non-contrast




Effective Z

m Hodnoty pixelt pfedstavuji efektivni atomové ¢islo zobrazené
tkane.

Color/Grayscale
® Dynamicky rozsah je mezi 0 a 30.

m Tyto obrazy poskytuji schopnost odlisit rizné tkan¢ na zakladé této
hodnoty (napf. charakteristika konkrementa)




Virtual
non-

40 keV LELA_ AN
contrast
lodine only

80 keV
Effective Z

Insights into Imaging. December 2017 8 (6): 589—-598




Klinické aplikace DECT

umoznuje diferenciaci riznych materialt a tkani na zaklade jejich
absorpcnich koeficientt vztazenych k riznym energiim zateni —
stanoveni materialové denzity (napf. odliSeni tuku, kalcia, 10du,

vody, kovu) =
primou subtrakei kostnich struktur

odliseni aterosklerotického platu ve véncité srdecni tepné od
kontrastni latky

charakterizaci (chemickou analyzu) ledvinovych kament
zobrazeni chrupavky a slach

usazovani krystalki uratu sodného v kloubech (dna)
hodnoceni perfuznich defekth plic

kvantifikovat distribuci kontrastni latky v myokardu - hodnoceni
perfuze srdecniho svalu a dalsi



B rentgenovy snimek 18938

B tomografie 1918
m CT vysetfeni 1967
m MR vysetreni 1976
® 3D rekonstrukce 1984

m virtualni endoskopie 1992



Mozné zdroje 3D obrazu

= CT AR N
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B nukl. medicina







Typy rekonstrukci

m MPR - Multiplanar Reconstruction/Reformation
m MIP - Maximum Intensity Projection
m VRT - Volume Rendering Technique

m SSD - Shaded Surtface Display

m virtualni endoskopie



MPR
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MIP

MIP displays the highest intensity (maximum intensity Hounsfield unit)
voxel along a particular projection through the volume dataset. This creates
a 2D image of the brightest voxels.

vyuziti — cévy, kosti







MinlIP




VIP

Volume Intensity Projection, like MIP, displays the highest intensity voxel

along a projection through the volume dataset. Unlike MIP, VIP assigns the
highest intensity, or greatest brightness value, to voxels closest to the eyepoint,
while those further away are faded, according to their distance from

the eye-point.

Render

Center

Width 100 >

Faded front i i

Gradually darkened yoxels

Faded back

Faded voxels in Slab thicknass Faded voxels in the
front of the slab back of the slab




VRT

Volume rendering assigns opacity and color to every voxel according to
rendering protocols for vasculature, soft tissue, and bone.
Selected structures can be rendered opaque, translucent, or Invisible.

VR Protocol
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EAR

ENDO
ENDOSCOPY
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HEAD
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ORTHOPED
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SOLID COLOR

vyuziti — cévy, kosti




VRT

Extrakce kosti



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

Rekonstrukce obrazovych dat ze spiralni
akvizice pomoci tzv. volume rendering
technique (VRT) jednotlivym voxelim
pridéluje razné stupné sytosti od témef
uplné transparence az po naprostou
nepruhlednost .



Virt. endoskopie
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Vessel analysis
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CT zobrazeni srdce




Volumetrické hodnoceni
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Philips Intellispace Portal
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Objem fluidothoraxu
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Doubling time

m Stanoveni doubling time muze té€z pomoci pii

odlisSovani
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Hodnoceni odpovédi na 1éCbu

Prfed terapii:

Volumetrie: 386,3

cm3

Po terapii:




Volumetrie: 80,9 cm
- 79% Partial Response



PACS

m Picture Archiving and Communication System

m ukladani, pfenos, zobrazeni a manipulace s

digitalnimi daty



zakladni funkce PACS

m ziskan{ obrazku
m odeslani na zabezpeceny server PACS
m archivace zasifrovanych dat

m pfi pozadavku — desifrovani a odeslani do
prohliieée

m pro ucely vzdélavani anonymizace



hlavni soucasti PACS

zakladni soucast - zdroje dat
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DICOM

Digital Imaging and Communications in Medicine
standard pro vyménu dat mezt systémy PACS

obsahly soubor standardt pro zachazeni, ukladani, tisk a pfenos
v medicinském zobrazovani

obsahuje standardizované a volné kolonky udaja a obrazova data

obsahuje napt. definici souborového formatu a sit’ovy
komunikacni protokol, hlavicku s tudaji o pacientovi,...



DICOM file format

e Hlavicka e Obrazova data

14
— Hruba data
[
File Meta Elements Group Length — J PEG k m
File Meta Infomation ¥ersion O D rese
Media Storage S0P Class UID
Media Storage S0P Inzstance UID . e e
Transfer Syntax UID
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Implementation Yersion Name h -
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SRR e Bezeztratova
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Study Date

Series Date Z 7
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Image Date
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Seriezs Time
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Image Time

Data Set Type
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g Physzician's Mame

Coding Scheme Designator

Station Name

Study Description

Series Description
Institutional Department Name
Performing Physician's Hame
Manufacturer's Model Name
Referenced Study Sequence
Referenced Patient Sequence
Referenced SOF Class UID
Referenced SOP Instance UID
Source Image Sequence
Anatomic Region Sequence
Inconnu

Inconnu

Patient's Name

Patient 1D

Patient’s Birth D ate

Patient’'s Sex

Patient's Weight




DICOM software (napt. MagicView)

B software pro tisk,
organizaci, prohlizeni,
export a pract s
obrazky v DICOM

formatu




vyhodnocovaci stanice

m diagnosticke
m normalni PC
m specialni medicinské
monitory

(DICOM
kalibrovatelnost)

B software

B pracovni



archivace dat

B server
m lokalni

= vzdaleny

® pozadavky
= maximalni bezpecnost
m pfistupova rychlost

B rozsSifovatelnost




Deékuji za pozornost



