TDK dolgozat

Bognar Gergo



EOTVOS LORAND TUDOMANYEGYETEM
INFORMATIKAI KAR
NUMERIKUS ANALIZIS TANSZEK

Zajmodellezés és képminoség mérés alacsony
dézisu CT felvételekre

Témavezeto: Készitette:
Dr. Fridli Sandor Bognar Gergo
egyetemi docens programtervezé informatikus MSc

I1. évfolyam

Budapest, 2014.



Tartalomjegyzék

1. Bevezetés 2
2. CT képalkotas 3
2.1. Beer-Lambert elnyel6dési torvény . . . . . . . . ..o 3
2.2. Radon transzformacid . . . . . . . . ... 4
2.3. A vwvizsgalt felvételek . . . . . . ... 6
24. CT felvételek zaja . . . . . . . . . . .. 6
3. Zaj szimulaci6 9
3.1. A korlap és a tiidé-fantom Radon-transzformaltja . . . . . . . . .. .. .. 10
3.2. A kvantaldsi zaj elemzése . . . . . . . ... 11
3.3. Kvantumzaj és elektromos zaj szimulaldsa . . . . . .. .. ... ... ... 13
4. Min6ségmérés 17
4.1. A gyakorlatban elterjedt metrikak . . . . . . . . ... 17
4.2. Intenzitas alapu szegmentdlas . . . . . . . ... ... 19
4.3. Tesztek . . . . . . . 24
5. Osszefoglalas, tovibbi tervek 25
Irodalomjegyzék 26
Fiiggelék 27



1. Bevezetés

Az orvosi képalkoté mddszerek, azon beliil is a rontgendiagnosztikai eljarasok koziil az
egyik legjelentGsebb a komputertomografia. Fontossaga és elterjedtsége miatt a CT képal-
kotas napjainkban is aktivan kutatott teriilet. A hagyoméanyos rontgenfelvételekkel szem-
ben a CT képek jobb kontrasztfelbontasiak, és a vetiileti rontgenkép helyett a vizsgalt
test térbeli szerkezetét rekonsturaljak, igy hatékonyabban alkalmazhatok diagnosztikai
célokra. Ugyanakkor egy CT vizsgalat soran a pacienst éré sugardozis egy rontgenfelvé-
tel dézisanak tobb szazszorosa is lehet, ezért a komputertomografia egyik legfontosabb
célkitlizése ezen dozis redukdlasa. Mig a hagyomanyos CT képalkotas magas sugardozist
hasznal, napjainkban egyre elterjedtebb az alacsony dozisi CT rogzités, példaul mellkas
felvételek esetén a tiidorak sziirése soran. Alacsony dézisa CT felvételek soran a pacien-
sek lényegesen kisebb sugarterhelésnek vannak kitéve, de a dozis csokkentése a felvétel
minoségének romlasahoz, kiillonb6zo hibak megjelenéséhez vezet.

Munkam soran a PET Pozitron-Diagnosztika Kozpont és az ELTE Informatikai Kar
Numerikus Analizis Tanszék kozotti egyiittmiikodés keretében, a Kozpontban rogzitett
alacsony dézist mellkas CT felvételeket elemeztem. Célom a felvételekre rakodo zaj anali-
zise, és a képmindség objektiv mérése volt. Tanulmanyoztam a kapcsolodé szakirodalmat,
megismerkedtem a CT képalkotas fizikai és matematikai hétterével, elsésorban az [1] és a
[8] jegyzet alapjin és modelleztem a CT képekre rak6dé zajt a [2] modell adaptalasaval.
A CT képek statisztikai jellemzo6inek vizsgalata alapjan konsturdltam egy tiido-fantomot,
ami a mellkas CT felvételek sematikus képe, és ezen fantomon segitségével szimulaltam
a zaj hatasat a zajmodell alapjan. Megismerkedtem a képmindség mérésének modszerei-
vel a [4] osszefoglalé alapjan, és a korabban hagyomanyos képek mindségének vizsgilata
soran szerzett tapasztalatok alapjan most CT képek minOségének vizsgalatat tiiztem ki
célul. Munkam eredménye a [10]-ben leirt, ismert képszegmentdldsi algoritmus &talaki-
tasa mellkas CT felvételek szegmentalasara, és a képmindség mérése ezen szegmentalas
felhasznalasaval. Az algoritmust valos CT felvételek mellett kiilonb6z6 erdsségii zaj mel-
lett szintetizalt tiido-fantom képekkel is teszteltem, ami alapjan megallapithato, hogy az

igy meghatarozott metrika eredménye jol korreldl a CT felvételek mindségével.



2. CT képalkotas

A pasztazd rontgensugaras CT képrogzités sordn a vizsgalt objektum egymassal par-
huzamos sikok, szeletek mentén tobb iranybdl sugarnyalabokkal keriil atvilagitasra, a
rontgenforrassal szemben elhelyezkedd érzékelok az objektumon athalad6 réntgensugar
intenzitasat, annak az objektumban torténo elnyel6dését mérik. A rontgensugarak elnye-
16dése a vizsgalt objektum striiségétol és egyéb anyagtulajdonsigaitél fligg. A rontgenfor-
ras és az érzékeldk elhelyezkedése tobbféle lehet, a felvételek jellemzoen az objektum koriil
a szelet mentén 180°-ot korbefordulva keriilnek rogzitésre. A vetiileti felvételek segitségé-
vel rekonstrualhaté az objektum térbeli szerkezete, ennek matematikai alapjat a Radon
transzformdacio és inverze képezi, a gyakorlatban az ezen alapuld diszkrét visszavetitési
eljarasok segitségével, sziirt visszavetitéssel vagy iterativ algoritmusokkal torténik. A CT
képalkotas soran tehdat kétféle adattipus kiillonithetd el: az érzékelck altal rogzitett nyers
felvételek és a rekonsturalt CT képek.

Az alabbiakban a CT képalkotas fizikai és matematikai hattérének ismertetése kovet-
kezik. A CT képalkotas kiterjedt elméleti alapokon nyugszik, a kovetkezokben a munkam
szempontjabdl relevans alapveto ismeretek keriilnek bemutatasra: a rontgensugarak és az
anyag kolcsonhatasat leiré Beer-Lambert elnyel6dési torvény, amely a képrogzités fizikai
alapja, a képrogzités soran megjelend zaj és annak modellezése, valamint a Radon trasz-
formacio és a szirt visszavetités, melyeket a késobbi tiido-fantomon végzett szimuldciok
és zaj szintetizalas soran hasznalok. A tovabbiakban egyszerre egy szeletet tekintsiink,

vagyis az objektum egy sikmetszetében rogzitett és rekonstrudlt adatokat.

2.1. Beer-Lambert elnyel6dési torvény

A rontgensugarak az objektumon athaladva kolesonhatasba 1épnek annak anyagaval.
Compton- és Rayleigh-széras, és a fotoeffektus dominal. A kolcsonhatasok eredménye
a sugarak elnyelédése, ami a Beer-Lambert torvény segitségével irhaté le, melyet az [1]
konyv alapjan ismertetek. Jelolje I a felvétel soran alkalmazott rontgensugar intenzitasat
(a rontgenfotonok idé- és tertileti egységre esé szamat), I pedig az objektumon athaladt

sugar intenzitasat. Egy homogén anyag esetén a két intenzitas kozott a kovetkezd Ossze-



fiiggés irhatd fel:
I = [Oef“m, (1)

ahol p az anyag linedris elnyelési egyiitthatoja, x pedig a sugar anyagban megtett utjanak
hossza. Altalanos esetben reprezentélja az objektum anyagénak lokélis elnyelési egyiitt-

hatéit a (szakaszonként) folytonos p : R? — R fiiggvény, ekkor az intenzitdsok kozotti

I =1Iyexp (—/Lu> , (2)

ahol L a rontgensugar anyagban megtett utjat leir6 egyenes szakasz, / 1 a linearis el-
L

Osszefiiggés:

nyelési egytitthatok L szakaszon vett integralja. Ez az integral adja a felvétel L egyenes

menti projekciojdt, a projekciok pedig a felvétel profiljdt:

P(L) = —In (;{)) . /L” (3)

A profil feleltethet6 meg a u fiiggvény adott irdnyok szerint vett Radon-transzforméltjanak.
A transzformaécié invertalasaval rekonstrualhaté bel6le u, vagyis az objektum térbeli szer-
kezete a linedris elnyelési egytiitthaté alapjan.

A linedris elnyelési egytitthaté az anyagtulajdonsagok mellett flige a rontgensugar
a viz elnyelési egyutthat6jahoz viszonyitott valtozatdt, a Hounsfield Unit (HU) értéket
hasznaljak:

HU = 1000 . .~ #H20 (4)
2:0%0;

A HU értékeit a gyakorlatban —1000 (levegd) és 3000 (stirti csont) kézé esonek lehet
tekinteni, legtobbszor egy 12 bites egész értékként keriilnek eltarolasra —1000 és 3095

kozotti értéket reprezentalva.

2.2. Radon transzformacio

A Radon transzformdcidt a [8] jegyzet alapjan ismertetem. A sikbeli Radon-transzformalt

egy f : R? — R folytonos fiiggvény esetén:

Rf(L)= [ f (5)

ahol L a sik egy egyenese. Az egyenesek paraméterezhetek 7 = (cos,singp), (¢ €

[0,27)) normdlvektorukkal és az orig6tdl vett r € Ry tévolsdgukkal. Az egyenes paramé-



teres egyenlete ekkor az € = (—sin ¢, cos ) iranyvektor felhasznalasaval:
L(t) =ri+te€= (rcosp —tsing,rsinp +tcosp) (t€R) (6)

A Radon-transzformalt leggyakoribb megadédsi médja ezen r € Ry és ¢ € [0,27) poldr-

paraméterek segitségével torténik:
Rf(r,¢) = / f(L(t)dt = / f(rcosg — tsinp, rsinp + tcos p)dt (7)
A transzformalt kiterjeszthet6 az r < 0 esetre is:

Rf(T7 90) = Rf(—’f‘, ®+ 71—) (8)

gy a poldrparaméreteket az r € R és ¢ € [0, 7) intervallumokbdl szarmazénak is lehet
tekinteni.

Munkam soréan a Radon transzforméciot egyszeri alakzatok: korlap, ellipszis és az eb-
bol osszedllitott tiido-fantom vizsgalatahoz hasznéaltam. Ezen alakzatok Radon-transzfor-
maltja eloallithaté analitikusan, egyszerti képletek segitségével, igy lehetdséget nyujtanak
a rekonstrukcié kvantalasi zajanak elemzéséhez és a kovetkezokben ismertetett zajmodel-
len alapuld zaj szintetizalashoz.

A Radon transzforméacié invertaldsa tobbféle modszerrel torténhet. A szimulacidk so-
ran a MATLAB beépitett iradon fiiggvényét alkalmaztam, amely a szirt visszavetités
diszkrét valtozatat valositja meg, ami a gyakorlatban is elterjedt médszer. A szirt vissza-
vetités soran az [1] konyvben irtaknak megfelelen az R f transzformélt sziirésre keril egy

feliilatereszto sziirével, ez a frekvenciatérben a kovetkezoképpen irhaté fel:
g=F" (v - FRf), (9)

ahol g € R x [0, 7) — R a sziirés eredménye, F; az els6 valtozd szerinti Fourier transzfor-
malt, v pedig a feliillatereszt6 sziliré frekvenciatérbeli alakja. Az f fiiggvény rekonstrukcidja

a szurt g fuggvény visszavetitésével kaphato:

flx,y) = /g(:vcosso+ysin @, p)dp (10)
0

A MATLAB implementacié ezeken a képleteken alapulva végzi a Radon transzformalt
diszkrét mintavételezésének rekonstrukciéjat, a szliréshez diszkrét Fourier transzforma-

ciét, a visszavetitéshez Osszegzést hasznalva. A fliggvénynek paraméteriil megadhatd a



visszavetités interpolaciéjanak tipusa, és az alkalmazandd sziiré. Az alapértelmezett sztird
a Ram-Lak szlir6, aminek frekvenciatérbeli alakja egy korlatos abszolutérték fiiggvény, de
tovabbi szlirok is valaszthatdak, ezek alakja az abszolutérték fiiggvény és egy ablakfiigg-
vény — sinc, koszinusz, Hamming-, illetve Hann-ablak — szorzata. A szimulaciék soran

Ram-Lak szlir6t és linearis interpolaciét hasznéltam.

2.3. A vizsgalt felvételek

A munkam soran vizsgalt rekonstrualt képek 200-300 szeletbdl allnak, szeletenként
512 x 512 felbontassal, a 0 és 4095 kozotti egész intenzitasértékek az 1000-rel eltolt, —1000
és 3095 kozotti HU értékeket reprezentaljak. A dolgozatban a képeket a sziirkearnyalatos
megjelenités helyett hamis szinekkel abrazolom. Az alkalmazott szinskala —1000 és 280

kozotti, a 280 feletti HU értékek fehér szinnel jelennek meg, az 1. abran lathaté médon.

F o200

FoA00

F o100

1. dbra. Sziirkedrnyalatos és hamis szines megjelenités

1000 =

2.4. CT felvételek zaja

A nyers felvételek rontgenfotonokat érzékeld szenzorok segitségével keriilnek rogzitésre.
A felvétel soran megjelend zaj forrasaként két {6 6sszetevot lehet megjeldlni: az elektromos
eszkOzOk zajat és a fény természetébol adodo kvantumzajt. A rekonstrukcié sordan a felvétel
tovabbi torzuldsokat szenvedhet, ezek koziil a legjelentésebb a diszkretizaciobol szarmazé
kvantalasi zaj.

A kvantumzajt és az elektromos eszkozok zaja egytittesen modellezhetd, a tovabbiak-

ban a [2] cikkben ismertetett, elekromégneses szenzorok segitségével rogzitett felvételeket

6



leir6 zajmodell adaptalasa kovetkezik a CT képalkotas folyamatara, a nyers felvételekre ra-
kodé zaj lefrasara. A modell a zajt valoszintiségi valtozokkal irja le, a kvantumzajt jelfligg6
Poisson-zajként, az elektromos eszkozok zajat képfiiggetlen, additiv, fehér Gauss-zajként
modellezi. A tovabbiakban tekintsiink N érzékelot, melyek a vizsgdlt objektumbdl kilépé,
azon athaladt rontgensugarak intenzitasat mérik, a fent leirtaknak megfeleléen. Jeldlje
I= (Ik)ivzl a zajmentes intenzitds értékeket, amelyek a Beer-Lambert torvénybdl adod-
nak, valamint jelolje J = (Jk)fgvzl a ténylegesen mért intenzitasokat. A zajt alkotd két

hatas két egyméastol fiiggetlen additiv komponensként irhato le:

I = Iy + np (L) + Mgk, (11)

ahol 7, a képfiiggd Poisson-zaj, melynek eloszldsdra y > 0 paraméter esetén:

X (I +np (1)) ~ P(xIy), (12)

n, pedig a képfiiggetlen Gauss-zaj, 0 varhaté értékkel és b > 0 (konstans) szérasnégyzettel:
Nk ~ N(0,b). A Poisson-eloszlas statisztikai tulajdonsdgai alapjan a Poisson-zaj is 0
varhato értéki, de képfiiggo szérasu:

E (1)) = 0, D* (n, (L)) = [X (13)

Ennek kovetkeztében a torzult jel varhatéd értéke az eredeti jel, szérasnégyzete pedig a =
x ! jeloléssel:

E(Jy) = I, D*(I) = al, + b (14)

A centralis hatareloszlas tétele alapjan a Poisson-eloszlas ,.elég nagy” paraméter esetén
normalis eloszldssal kozelithetd: P(N\) &= N (A, A), ezért a két hatds egyiittesen is model-

lezhetd egy 0 varhaté értékii, képfiggd szordst n(Ily) ~ N (0, aly, + b) eloszldsi zajjal:

Ji = I, + (L) = I + &y aly, + b, (15)

ahol £ ~ N(0,1). A zaj erdsségét az a és b paraméterek irjak le: a y, és igy az a paraméter
jellemzi a rogzitéeszkoz érzékenységét és a kvantumzaj mértékét, a b paraméter pedig az
elektromos eszkozok zajanak erGsségét.

A felvételhez hasznalt rontgensugarak rogzitett Iy belépé intenzitasa mellett a zajmodell

a be- és kilépo intenzitasok aranyara is alkalmazhato, médositott a és b paraméterekkel:

Jk Ik a Ik b Ik ~Ik ~
S 4k 0k L 16
AR B R R A (16)



A modellt a zaj elemzése mellett zaj szintetizalasra is felhasznaltam: a szimuléaciok so-
ran a késébb ismeretésre keriil6 tiido-fantom Radon-transzforméltja segitségével a Beer-
Lambert torvény alapjan eléallitott intenzitas aranyokhoz kiillonbozé erdsségii, mester-
ségesen generalt zajt adtam a fent leirtaknak megfeleléen, majd ebbdl kiszamitottam a

torzult Radon-transzformaltat, és rekonstrudltam a zajos tiido-fantom képét.



3. Zaj szimulaci6

Munkam els6 1épéseként egyszerii modellek: a korlap és egy tiido-fantom Radon-
transzformaltjat vizsgaltam. Az ellipszisekbdl all6 fantom modellek vizsgalata gyakori
a CT felvételek elemzése soran, mivel ezek matematikailag konnyen kezelhet6ek, Radon-
traszformaltjuk ismert, elemzéstikkel a tényleges CT felvételek tulajdonsagaira lehet kovet-
keztetni. Célom a CT képalkotas folyamatanak szimulacidja volt: mintavételeztem a mo-
dellek Radon-transzformaltjat, mint a CT szkenner szenzorai altal rogzitett nyers felvétel
profiljat, az el6z0 fejezetben leirt zajmodell alapjan kiillonb6z6 mértéki zajt generaltam, és
végil szilirt visszavetités segitségével rekonsturaltam a modellek képet. A szintetizalt ké-
peket a tovabbi vizsgalatok sordn: a szegmentdalas és képmindség mérés hatékonysidganak

elemzéséhez hasznaltam fel.

Korlap Tudé-fantom

2. abra. A korlap és a tuddé-fantom

Az alkalmazott tidé-fantom a [7] cikkben ismertetett Shepp-Logan fantomhoz hasonl6
tom a mellkas CT képek jellemzdinek figyelembe vételével késziilt, a szegmentalds részben
lefrtaknak megfelelen, létrehozasaval a mellkas CT felvételek sematikus kozelitését tiiz-
tem ki célul. A zaj hozzdadasaval kapott rekonstrukciok és a CT képek sszehasonlitasa
azt mutatja, hogy a tiidé-fantom tényleg jo kozelités.

A fantom 6 nagy méretli és 200 kis méretii ellipszishdl all. A nagy méretii ellipszisek

az izom-, zsir és csontszoveteket, valamint a tiidot reprezentaljak, pontos specifikaciojuk a



dolgozat végén talalhaté. A tidd iiregében 100-100 kis méretii, véletlenszeriien elhelyezett
ellipszis reprezentalja a tiidészovetet. A kis méretli ellipszisek nagytengelyei 1 illetve 2
pixel méretének felelnek meg. A szimulaciok sordn a korlapot és a fantomot egyarant

512 x 512 méretiire készitettem el, a CT képek méretével dsszhangban.

3.1. A korlap és a tiid6-fantom Radon-transzformaltja

A korlap Radon-transzformaltja egyszeriien szamithat6 analitikusan, a [8] jegyzetben

« s

retli ellipszis Radon-transzformaltjanak meghatarozasahoz.

b 450

- 400

- —200

E 350

£ {300

100

-300 -300

-360 B -360

0 30 B0 a0 120 150 1} 0 60 90 120 150
v ¢

A korlap Radon-traszformaltja A tid6-fantom Radon-traszformaltja

3. abra. A korlap és a tiido-fantom Radon-transzformaltja

Az origd kozépponti, R sugart korlapot reprezentalé f : R? — R fiiggvény polarkoordi-

natak segitségével felirva:

1 ,r<R
f(ryp) = f(rcosp,rsinp) = (17)
0 , kiilonben

10



A korlap Radon-transzformaltja ismert és konnyen szamithaté a kovetkezéképpen:

WE— | r<R
Rf(r, ) = (18)
0 , kiilonben

A korlap Radon-transzformaltjabdl kiindulva meghatarozhato tetszoleges origd kozép-

pontu, A és B tengelytl g ellipszis Radon-transzforméltja:

2B s
Ry(r,p) = R (p) ) < fle) , (19)

0 , kiillonben

ahol R(p) = \/ A2 cos? p + B?sin? . Mivel a tiidé-fantom kiilonb6z6 méretti, eltolt és
elforgatott ellipsziseket reprezentalo fliggvények Gsszege, igy Radon-transzformaltja meg-
hatarozhat6 a Radon-transzformécié linearitasanak, forgatas- és eltolasinvariancidjanak

felhasznalasdval. A transzformdcié linearitésa:
N N
f= Zaifi = Rf= Z%Rfi (20)
i=1 i=1
Egy f figgvény ¢, szoggel torténé origd kortli elforgatasa, polarkoordinatéakkal felirva:
h(r,o) = f(r,p — o) = Rh(r,¢) =Rf(r,» — o) (21)

Egy f fiiggvény (z¢,v0) € (R)? vektorral vett eltoltja:

h(z,y) = f(x — w0,y — %) = Rh(r,p) =Rf(r — (zocosp +yosing),p)  (22)

A korlap és a tiido-fantom Radon-traszformaltjanak kiszamitasat a HU értékek helyett
HU + 1000  p

1000 M0
ségnyi lépéskozzel, a kivant felbontastol fiiggd tartomanyon, a ¢ paraméter szerint 0° és

értékeken végeztem, a mintavételezés az r paraméter szerint egy-

180° kozotti tartomanyon, a kivant pontossagtol fiiggd 1épéskozzel. A két modell rekonst-
rukcidja ezen profilok és szlirt visszavetités, az iradon MATLAB fluggvény segitségével
tortént. A 3. abran a korlap és a tiidé-fantom Radon-transzformaltjainak mintavételezése
lathato. A profilok fiiggbleges tengelye felel meg az r paraméternek, a vizszintes tengely

a  paraméternek, 0.5°-o0s 1épéskozzel.

3.2. A kvantalasi zaj elemzése

A rekonstrualt kép vizsgalata lehetOséget nyujt a mintavételezés és a visszavetités
kvantalasi zajanak elemzéséhez. A vizsgalathoz annak egyszerlisége és elonyos tulajdon-

sdgai miatt a 2. abran lathato korlapot hasznaltam, a korlap belsejében 0 HU értékkel,

11



és —1000 HU intenzitasu hattérrel. Az elemzés soran csak a diszkrét eljarasok hibajat

tekintettem, tovabbi zaj hozzaadéasa nélkiil.

10° L I I I 10°
-1000 -800 -600 -400 -200 0 -1000 -800 -600 -400 -200 0

Eredeti hisztogram © = 0.1° 1épéskoz

10° 1
~1000 -800 600 -400 200 -1000 -800 600 -400 200

o = 0.5° 1épéskoz @ = 1° 1épéskoz

4. dbra. Korlap rekonstrukeié hisztogramok

A 4. abran a korlap eredeti hisztogramja és a rekonstrudlt korlapok hisztogramjai
lathatok ¢ paraméter szerinti 0.1°, 0.5° és 1° lépéskozzel, 512 x 512 felbontas mellett. A
tovabbiakban tekintsiik a ¢ szerinti 0.5° 1épéskoz szerinti rekonstrukciot, amely az 5. &bran
is lathat6. A kép és a hisztogram elemzése alapjan megallapithatd, hogy a kvantdlasi zaj
két hatast valt ki: egyrészt az eredetileg egyszini —1000 intenzitast hattéren megjelend,
alacsony intenzitasi zajt, masrészt a kor peremének elmosddéasat. A 1épéskoztdl fliggod
szorasu, 0.5° 1épéskoz mellett —1000 és —950 kozé esé hattérzaj kiemelve is lathato az 5.
abran. A hattérzaj jelentOs a kvantumzaj és az elektromos zaj szintetizalasakor, felerdsiti
azok hatasat. A perem elmosddasa lényegileg a 1épéskoztol fliggetlennek tekintheto, hatasa

megfigyelhet6 a korlap peremén megjelend szines pixelek formajaban, de a tényleges CT
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-1000

¢ = 0.5° 1épéskoz melletti rekonstrukeié [—1000, —950] HU tartomény kiemelése

[—950, —1] HU tartomany [1,200] HU tartomény

5. abra. A korlap rekonstrukciéja és a kvantalasi zaj komponensei

képeken is, példaul az 1. abran, a test kiilsé hataran. A perem elmosoédéasat okozo, 0-nal
kisebb HU intenzitdast pontok a perem kiils6 hataran, a 0-nal nagyobb intenzitdsiak a
perem belsé hataran jelennek meg. Az 5. 4bran kiilon megjelenitésre keriilnek a [—950, —1]
intenzitastartomédnyu és a [1,200] intenzitastartomanyt pontok, melyek a perem kiilsd és

belsd elmosddéasaért felelnek.

3.3. Kvantumzaj és elektromos zaj szimulalasa

” 7

A szimulacié soran a tiido-fantom Radon-traszformaltjabdl eléallitottam a rontgensu-
garak intenzitdsanak aranyat, mintha a folyamat a CT felvétel részét képezné. A korab-

biakban ismertetett zajmodell segitségével kiilonbozé a illetve b paraméterti kvantum- és
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elektromos zajt generaltam, a képrogzités soran megjelend zajt szimulalva. A zajjal médo-
sitott intenzitas aranybol visszaallithato a zajos Radon-traszformalt, ebbdl pedig vissza-
vetités segitségével a szintetizalt zajos kép. A szimulacié implicit médon tartalmazza a

kvantalasi zaj modellezését is, a visszavetités diszkretizacidjan keresztiil.

Valos CT kép

L L L L
1000 1500 2000 2500 3000 - 1000 1500 2000 2500 3000

Tido-fantom hisztogramja CT kép hisztogramja
6. dbra. Szintetizalt tiidé-fantom kép I. (@ = 1074, b=2-10"7)

A tiidé-fantom Radon-transzformaltja a értékeken keriilt kiszamitasra. A szimu-

HH0
laci6 soran a rontgenfotonokat a vizsgéalt C'T képekhez hasonléan 130 KeV energidjunak

tekintettem, és a pm,0 &~ 0.16 cm™! kozelitd értékkel szdmoltam a [3] tabldzat alapjan. Az
512 x 512 felbontasu rekonstrualt képen egy pixel mérete 0.06484 cm, szintén a vizsgalt
CT képekkel 6sszhangban. A tiiddé-fantom L egyenes mentén vett Radon-transzformaltjat

P(L)-lel, rontgensugarak be- és kilép6 intenzitdsat Iyp-lal és I-vel jelolve, a zajmodellt a
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Valés CT kép

Q
1000 1500 2000 2500 3000 B 1000 1500 2000 2500 3000

Tido-fantom hisztogramja CT kép hisztogramja

7. abra. Szintetizalt tiid6-fantom kép II. (@ =5-107*%, b= 1079)
szimulaci6 soran a kovetkezo intenzitas ardanyra alkalmaztam:

I
+ = exp (016 0.06484 - P(L)) (23)
0

J
A zaj miatt torzult intenzitast J-vel jelolve, a — intenzitas aranybol visszakaphatd a

0
torzult (L) Radon-traszformalt:

J

Q) =~ (%) (24)

A 6. és 7. abran a tudoé-fantom két zajos rekonstrukcidja, azok hisztogramjai lathatok,
valamint 6sszehasonlitasként két hasonlé mindségli CT kép. Az elso szintetizalt kép esetén
a zaj paraméterei @ = 1074 és b = 2- 107, a masodik esetén @ = 5-107% és b = 106, A

szintetizalt felvételek vizualisan is korrelalnak a tényleges C'T képekkel és hisztogramjaik
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is a CT képek hisztogramjahoz hasonlé karakterisztikajiak. Mindezek figyelembe véte-
lével a tiido-fantom valéban a mellkas CT képek sematikus kozelitésének tekintheto, az
alkalmazott zajmodell segitségével pedig kiillonb6z6 mindségli sematikus CT kép szinte-
tizalhato a tido-fantom alapjan, amely képek alkalmasak a kovetkezokben ismertetett

szegmentalas és képmindség mérés hatékonysiaganak elemzéséhez.
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4. Min6ségmérés

A képmindség mérése kiemelt szerepet tOlt be a digitalis kép- és videdfeldolgozas-
ban. Az objektiv képmindség mérés jelentOs szakirodalommal rendelkezd, ma is aktivan
kutatott tudomanyteriilet. Célkitiizése olyan automatikus mérési mdodszerek kialakitédsa,
amelyek a vizudlis tartalom mindségét az emberi érzékelésnek megfelel6 médon hatarozzak
meg. A mérési mdbdszerek a képmindséget mér6é metrikdk, amelyek egy objektiv pontsza-
mot rendelnek a vizsgdlt képhez, ezzel jellemezve annak mindségét. A metrikak tobbféle
megkozelitésen alapulhatnak a vizsgalandd képektdl fliggben. Az emberi latérendszer mo-
dellezése mellett a gyakorlatban a kép adott mindségbeli jellemzdinek elemzése, gyakori
torzulasok — zaj, elmosddas, intenzitasvaltozas, stb. — vizsgalata is széleskorben elterjedt.
A metrikak alkalmazhatdsidga és megbizhatosaga sokszor erdsen korlatos: sok, a gyakor-
latban elterjedt metrika miikodéséhez referenciakép — a vizsgalt kép eredeti, j6 mindségi,
torzitasoktol mentes valtozata — sziikséges, sok metrika a képeknek csak egy sziik ko-
rére alkalmazhato — példaul a természetes képek elemzésén alapuld metrikdk —, vagy csak
bizonyos torzulas tipusok megléte esetén miikodik meghizhatéan.

A CT képek minéségének objektiv mérése tobb szempontbdl is hasznos. A becsiilt mi-
noséghdl kovetkeztetni lehet a felvétel orvosi diagnosztikai felhasznalhatosagara, optima-
lizalhatok a rogzitoeszkoz beallitasai, illetve a késébbi szamitogépes feldolgozas alapjaul

szolgéalhat.

4.1. A gyakorlatban elterjedt metrikak

Munkdm soran a képmindség mérésének [4] osszefoglaldja, és a hagyomédnyos képek
képmindségének analizise soran szerzett korabbi tapasztalataim alapjan megvizsgaltam a
gyakorlatban elterjedt metrikédk és a CT képek viszonyat. A vizsgalatbél levonhato a ko-
vetkeztetés, miszerint a gyakorlatban elterjedt metrikak csak korlatozottan alkalmazhatok
CT képek esetén.

CT képek esetén altalaban nem &ll rendelkezésre egy jo mindségl felvétel is, aminek
segitségével a rosszabb mindsége becsiilheto, igy a gyakorlatban elterjedtebb referencia-
képet hasznalé (FR — full-reference és RR — reduced-reference) metrikdk — mint példaul
a hiba mérésén alapulé MSE (mean-squared error), SNR (signal-to-noise ratio) és PSNR

(peak SNR), a strukturélis hasonlésagon alapulé SSIM (structural similarity) [9], vagy a
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természetes képek elemzésén alapuld VIF (visual information fidelity) [6] — nem alkalmaz-
hatok kozvetleniil. Ugyanakkor van példa az SSIM és az RMSE (root-mean-squared error)
hasznalatara alacsony dézisu felvételek iterativ rekonstrukcios eljarasainak vizsgalatahoz
az [5] cikkben irtak szerint, melynek soran az alacsony dozisu felvétel egy magas dézist —
a késobbiekben referenciaként hasznalhato — felvételbdl kertil eloallitasra.

A referenciakép nélkili (NR — no-reference) metrikdk jelentés részét kitevd, a termé-
szetes képek elemzésén alapulé modszerek (NSS — natural scene statistics) szintén nem
alkalmazhatoak, mivel ezen modszerek a lathato kornyezetiink lathaté fénytartomanyban
rogzitett felvételeit vizsgaljak. Igéretesek azonban a torzitds elemzésen alapulé médszerek,
mivel a CT képek mindségbeli romlasanak okai jol koriilhatarolhaték és modellezhetdk,

ahogy az a CT képalkotas fejezetben olvashato.

0 0.00005 0.0001 0.00015 0.0002 0.00025 0.0003 0.00035 0.0004 0.00045 0.0005

o

Q | 15419 116.12 106.67 10235 97.849 95.965 97.125 96.615 93.065 91.426  92.696

1. tabldzat. A Q metrika értékei a tidé-fantom vizsgalatakor b = 10~7 mellett

8. abra. A Q metrika 6sszemérhetetlensége valos CT képek esetén

Munkdm sordn megvizsgaltam egy élességet méré NR metrika, a Q metrika [11] mii-
kodését szintetizalt tiidé-fantom és CT képeken is. A vizsgdlat alapjan a QQ metrika tiir-
hetéen jellemezte a kép mindségét a tiddé-fantom segitségével folytatott tesztek alatt, a

zaj mértékének novelésével és igy a képmindség romlasaval a Q metrika értéke is csokken
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a zajmentes tiido-fantom értékéhez képest. Az 1. tablazatban a Q metrika néhany értéke
lathaté b = 1077 zaj paraméter mellett, az G paraméter fiiggvényében. A CT képek elem-
zése viszont azt mutatja, hogy a Q metrika értéke nem korrelal a vizualisan érzékelheto
mindséggel. A 8. dbran ennek szemléltetése lathato két CT kép esetén: az els6, rosszabb
minoségl képhez rendelt QQ metrika érték 202, a masodik, jobb mindségiithtz rendelt pedig
167. A tapasztalat 6sszecseng az NR metrikak altalanos hidnyossagaval: a QQ metrika csak
relativ értelemben méri a mindséget, egy kép tobb kiilonb6z6 mindségli valtozata kozott
kiilonbséget tud tenni, de két kiilonb6z6 képhez rendelt értéke nem feltétlentil 6sszemér-

hetd.

4.2. Intenzitas alapu szegmentalas

Munkam kozponti részét a CT képek intenzitas szerinti szegmentalasa és az ezen ala-
pul6 objektiv képmindség mérés teszi ki, amely a vizsgalt alacsony dézisi CT felvételek
esetén jol jellemzi a képmindséget.

Eszrevehetd, hogy mindegyik vizsgalt CT felvétel hisztogramja azonos karakteriszti-
kaju: a hisztogramban a kiugré —1000 koriili HU értékek utan —500-ndl lokalis minimum,
0-nél lokalis maximum, és a képminoségtol fiiggden 500-nal is lokalis maximum van, vala-
mint a hisztogram lefutasa is hasonlé minden esetben. Két felvétel hisztogramja lathato
a 6. és 7. abran, a 7. dbran lathatdé CT felvétel hisztogramja kirivonak, a 6. abran lat-
haté atlagosnak mondhaté. A hisztogramok hasonld lefutdasa az ember mellkasi részét
alkoto szovetek fizikai tulajdonsdgaibél fakad. A CT felvételeken lathaté képletek legna-
gyobb része szévettipusa alapjan tiidészovet, zsirszovet, izomszovet vagy belsészerv, illetve
csontszovet, mennyiségi eloszlasuk hasonld az egyes emberek esetén, és jellemz6 HU inten-
zitasuk alapjan idedlis esetben elkiilonithetok egymastol. A szegmentdlas alapotletét ez az
elméleti elkiilonithetdség adja: osszuk szét a CT kép pixeleit anyag szerinti klaszterekbe,
és a pixel intenzitasat cseréljik a klaszter prototipusara. Az alkalmazott klasztereket és
az azokat reprezentalé HU prototipusokat a 2. tabldzat tartalmazza.

Bar a kategoriak elméletben elkiilonitheték, a gyakorlatban a felvételre rakodo zaj
miatt az intenzitasértékek szorasa megno, az egyes kategoriak atlapolédnak egymassal, ez
kizarja az egyszerd kiiszobolésen alapuld szegmentalast. A szoras megnovekedése mellett
figyelembe kell venni az egyes szovettipusok teriileti eloszlasat is: a zsir- és izomszovet

nagyobb, 0sszefliggé homogén teriileteket alkot, a tiidészovet ezzel ellentétben kis méretii
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Anyag HU prototipus
Levegd -1000
Tudoszovet -600
Zsirszovet -100
[zomszovet és belsGszerv 100
Csontszovet 500

2. tablazat. Intenzitas szerinti szegmentélas klaszterei

csomok vagy vékony vonalak formédjaban jelenik meg az egyes szeleteken. A diagnosztikai
célokat jellemzden a tiid6 vizsgalata szolgélja, igy a szegmentalas soran nem megenged-
heté nagymértékii veszteség a tiidoszovet részletességébdl. Az alkalmazott szegmentalod

algoritmusnak figyelembe kell vennie mindezen tulajdonsagokat.

4.2.1. Moébdositott SKFCM algoritmus

Munkém soran a [10] cikkben leirt, az orvosi képfeldolgozas soran gyakran alkalma-
zott SKFCM (spatially constrained kernelized fuzzy C-mean) algoritmust médositottam a
mellkas felvételek szegmentalasara. A célkitlizésem a fentiekben ismertetett, a szegmentald
algoritmussal szemben tamasztott elvarasok megvaldsitdsa volt. Az algoritmus modositasa
az iteracio soran alkalmazott térbeli egyiitthato klasztertol fliggd megvaltoztatasat és az
algoritmus paramétereinek adaptaldasat foglalja magaba. A szegmentalds el6tt egy eléfel-
dolgozast végeztem a képeken: a zajszintjiik durva becslését, a hatteriik eltavolitasat, és
gammakorrekciot.

Legyen z = (a:k)szl a szegmentaland6 pixelhalmaz, v = (vi)ic:l a klaszterek prototi-
pusai, U € [0,1]*" a particionalé métrix, melynek elemeire:

c N
Vk:Zuikzl, ‘v’i:0<Zu,~k<N (25)

i=1 k=1
A particiondlé matrix u;, eleme az xj, pixel i. klaszterhez tartozasanak a valdszinliségét
reprezentalja. A matrix ismeretében az x; elem az i. klaszterbe sorolandd, ha w;y =
max {u;,|j = 1,...,C}. A matrix és a klaszterek prototipusai egy adott J,, = J,, (x,v,U)

kifejezés minimalizalasabol adédnak. A klasszikus FCM (fuzzy C-means) esetén:

N
T =22 > il — il (26)

i=1 k=1

Ma
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ahol m az algoritmust jellemz6 pozitiv kitevs. A KFCM (kernelized fuzzy C-means) egy

o szorasu K radialis Gauss bazisfiiggvényt hasznél:

K(z,y) = exp (M) (27)

o

c N
:222 uip (1 — K(xg,v;)) (28)
Az SKFCM a KFCM tovabbfejlesztése zajos képek szegmentalasara. A minimalizdlandé
Jm kifejezés egy térbeli egyiitthatéoval médosul, a vizsgalt elem kornyezetének eltérését

szamolva, az algoritmus ezaltal homogén tertiletek létrejottét segiti elo:
Z Z ujy ( K (g, v;) S (1) ) , (29)

i=1 k=1 |N k| r€Nj,

ahol Ny az xy elem egy zj-t nem tartalmazoé kornyezete, 0 < o < 1 a mddositas hatdsanak
erosségét szabdlyozza. A megvalésitasomban a térbeli egyiitthatéban alkalmazott ablak
mérete -t6l fligg: N, rajta az Osszegzés w;y sulyokkal torténik, ahol Vi : Z wye = 1, és

r€N;k
zr & Nig. A J,, kifejezés a kovetkezéképpen mddosul ennek hatasara:

I = Z Z ( K(xp,v;) + « Z wi (1 — u“«)m) , (30)
i=1 k=1 reN;,

A w stlyokat példaul egy Gauss-szlird segitségével megvalasztva csokkenthet6 az eljaras
soran megjelend blokkosodas, a kiilonb6z6 méretii ablakok hasznalata pedig lehetévé teszi,
hogy egyes klaszterekben nagyobb, masokban kisebb mértékii homogenitast koveteljiink
meg. Ezaltal teljesithetové valik az a kdvetelmény, mely szerint a tiidOszovet részletességét

meg kell érizni a szegmentalas soran.
A J,, kifejezés minimalizalasa iteracio segitségével torténik, mely soran az U és v
értékek minden lépésben frissitésre keriilnek. Mivel most v ismert és rogzitett, ezért az

iteracio soran csak az U frissitése sziikséges:

—1/(m—1)
(1 — K(z,v;) + « Z Wiy (1 — u(t)) )
(t+1) _

rEN;k

- Y ey
> ( K(zp,v) +a Y wj (1 — ug’?) )

7=1 T€N;i
Inicializalasa az iteracié el6tt pedig a kovetkezoképpen torténhet:

O (1 — K(Jﬁk, Ui))_l/(m_l)

W = C
ST (1= K(a,v) YY)

=1

(32)
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Az iteracié vagy egy elore rogzitett t,,., 1épés utan all meg, vagy ha az U mar nem valtozik
elég nagy mértékben, ha az E) = HU(” - U(t_l)H hibara E® < ¢ vagy E® > gEt-1),

rogzitett B esetén.

A szegmentdlas elé beiktattam egy elofeldolgozasi fazist, melynek sordn a CT kép
hattere, a testen kiviili része szlirésre keriil. A hattér levalasztdsa Gauss- és mediansziiro,
kiiszObolés és régiokitoltés segitségével torténik. A kiiszobolés soran a szilirt kép —700

HU alatti értékei keriilnek eldobasra. A hattér levilasztasa utan a tiiddoben megmaradt
(z + 1000)?

—700 4 1000
kifejezés segitségével. A —700 HU alatti értékek korrekcioja tobb CT kép esetén jelentosen

—700 HU alatti x intenzitasértékek gammakorrekcion esnek at a — 1000

megnovelte a szegmentalds hatékonysagat. A 9. abran az elofeldolgozas hatasa lathato egy

CT kép esetén.

Eredeti CT kép Elofeldolgozott CT kép

9. abra. Az eléfeldolgozéas hatasa

Az algoritmus paramétereit a CT képekkel torténo tesztelés soran optimalizaltam. Az
m = 2 kitevot az eredeti algoritmussal megegyezden valasztottam. Az o paraméter érté-
két csokkentettem 0.3-ra, ezéltal a térbeli egyiitthaté hatdasa kevésbé domindns. A tesztek
azt mutatjak, hogy az algoritmus mar néhany iterdcié utan eléri a kivant hatést, tovabbi
futtatdsa rontja a szegmentalas mindségét, ezért megvaldsitasomban legfeljebb t,,,, = 10
iteracio futhat, illetve § = 0.75, vagyis ha az U métrix mar nem valtozik elég nagy mér-
tékben, akkor az iteracio befejezi futasat. Az ablakokat a levegd és a tiid6 klasztere esetén

az N ablak 3 x 3 méretii, 0.5 szorasu, a tobbi klaszter esetén 9 x 9 méretii, 1.5 szoérasu
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Gauss-szlirobol szarmazonak valasztottam, a kozéppont elhagyasaval és normalizalassal,
a tido részletességének megorzése érdekében. A tesztelés alapjan a szegmentalds akkor
hatékony, ha a K Gauss-kernel o szorasa aranyos a kép zajszintjével, zajosabb felvétel
esetén az algoritmus magasabb ¢ mellett miik6dott hatékonyan. A képzaj durva becslésé-
hez a wavelet-transzformalt megfelel$ egytitthatéjanak szordsat tekintettem, a [2] cikkben

leirtakhoz hasonléan. A teljes algoritmus a kovetkezoképpen foglalhatéd Gssze:

A Gauss-kernel o szérasanak becslése wavelet-transzformalt segitségével.

Elofeldolgozas, a hattér sziirése és gammakorrekcio.

U inicializélésa.

Iteracio a kilépési feltétel teljesiiléséig, U frissitése.

Az x; pixelek klasztereinek meghatarozasa U alapjan.

Eredmény: a pixelekhez az adott klaszter prototipusat rendel6 kép.

A 10. abran a szegmentalas eredménye lathato egy CT kép esetén.

Eredeti CT kép Szegmentalt CT kép

10. &bra. Intenzités szerinti szegmentalas (SSIM: 0.802)

4.2.2. A képmindGség mérése

Az altalam javasolt képmindség méro metrika a szegmentalt képet, mint referenciaké-
pet és az elofeldolgozott képet hasonlitja Ossze az SSIM metrika segitségével. A vizsgéla-
tok és a kovetkezo részben bemutatott tesztek azt mutatjak, hogy megfelel6 szegmentalds

mellett ez a modszer jol kozeliti a vizsgdlt alacsony doézisu mellkas CT képek mindségét.

23



4.3. Tesztek

A tiido-fantom ellipsziseinek és intenzitasainak meghatarozasa a CT képek fejezet
elején leirt tulajdonsagait kovetik, a nagy ellipszisek a relative homogén teriileteket, a kis
ellipszisek pedig a tiidoszovetet kivanjak szimulalni. A 6. és 7. abrdkon lathatéan a tiido-
fantom torzitasa sordn a CT képekhez hasonlé hisztogram karakterisztikaju kép adodik
eredményiil. Mindezek alapjan a tiddé-fantom a CT képek egy sematikus kozelitésének
tekinthetd, valtoztathaté mértéki szintetizalt zajjal. A tidé-fantom segitségével végzett
tesztek azt mutatjak, hogy a szegmentalas jol megorzi a kép kivant tulajdonsigait, a
szegmentalason alapuld képminoség mérés pedig a kivant modon viselkedik a hozzaadott
zaj figgvényében, a 11. abran lathaté médon, ahol a mért SSIM metrika értéke lathatéd a

zaj @ és b paramétereinek fiiggvényében.

0.95
0.9

=
5 0.85
n

0.8

0.75

11. 4bra. A tiidé-fantom mért képmindsége @ és b fiiggvényében

A valés CT képek vizsgalata azt mutatja, hogy a szegmentalds eredménye néhany szél-
sOséges eset kivételével vizudlisan jol megorzi az adott CT kép szerkezetét, és az SSIM
metrika segitségével mért érték is korrelal a vizudlisan érzékelheté mindséggel. Szélsosé-
gesnek tekintheté a 12. abran is lathaté CT kép, amely kirivoan magas zajt tartalmaz a
tobbi felvételhez képest. Ezen a felvételen a szegmentalas eredménye is zajjal terhelt, de
a képmindség mérés eredménye megbizhatoan alacsony értéket rendel hozza. A vizsgalt
CT képek, a rajtuk végzett szegmentalas eredménye és a hozzajuk rendelt képmindség

megtalalhaté a fiiggelékben.
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Eredeti CT kép Szegmentalt CT kép

12. dbra. Rossz minéségii intenzitds szerinti szegmentalds (SSIM: 0.617)

5. Osszefoglalas, tovabbi tervek

Munkam eredménye a CT képalkotas zaj analizisén, szintetizalt tiid6-fantom képek és
valés mellkas CT felvételek elemzésén keresztiil egy CT képeket szegmentdld algoritmus
alkalmazasa, melynek segitségével objektiven mérheté a CT felvételek mindsége.

Tovabbi terveim kozott szerepel az algoritmus tesztelése nagyobb adatbazisok, tobbféle
modszerrel rogzitett CT felvételek esetén, a szegmentaldsi algoritmus javitasa, nagyobb
pontossag és részletesség elérése, valamint az algoritmus gyakorlati alkalmazasa, az orvos-

szakértokkel torténd egyiittmiikodés keretében.
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Figgelék

A vizsgalt fantom

Arnyalat | Tengelyek | Kézéppont | Elforgatés
-100 1 0.8 0 0 0°
200 0.85 0.65 | 0 0 0°
-1100 03 05 -0.35  0.05 -18°
-1100 03 05 04 0 18°
400 02 0.2 0 -0.45 0°
400 0.1 0.1 0 0.5 0°

3. tablazat. A fantom specifikaciéja
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SSIM Eredeti CT kép Szegmentalt CT kép

0.74211

0.75196

0.77701

29



SSIM Eredeti CT kép Szegmentalt CT kép

0.78153

0.80194

0.80937
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SSIM Eredeti CT kép Szegmentalt CT kép

0.80992

0.8167

0.82479
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SSIM Eredeti CT kép Szegmentalt CT kép

0.82618

0.8262

0.83184
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SSIM Eredeti CT kép Szegmentalt CT kép

0.83875

0.84385

0.84853
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SSIM Eredeti CT kép Szegmentalt CT kép

0.85394

0.85809
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