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A SPECT (Single Photon Emission Tomography) leképezési eljarasok a mai
funkcionalis klinikai diagnosztikaban olyan bio-kémiai allapotban valdsulnak
meg, amikor az aktivitas eloszlas a vizsgalt szervben nem valtozik mérhetden.
Biologia jellel (EKG) szinkronizalt vizsgalatok esetén a sziv vértartalma
(kapuzott blood pool vizsgalat), valamint a sziv térfogat valtozasa és a
kamrafal mozgasok (kapuzott szivizom szcintigrafia) dinamikaja nyomon
kovethetdk az id6 fiiggvényében. Tovabbi fontos informaciot hordoz a bio-
kémiai folyamatok €16 szervezetben torténd dinamikaja szempontjabdl a
farmakon beépiilés és kiiiriilés mechanizmusa is. Ezen folyamatok szimultan
térbeli-idébeli valtozasanak vizsgalata képezi a szakdolgozat témajat, melyben
fel kell allitani azon kritérium rendszert, mely alapjan parallel vetitési
technikaval a folyamatok iddbeli és térbeli tulajdonsagai egyidejiileg
vizsgalhatok (a 4D rekonstrukcio feltételrendszerei). A hallgatonak a
szakdolgozat keretében a kdvetkez6 feladatokat kell elvégeznie: -
Tanulmanyozza az é16 szervezetben lejatszodo bio-kémiai folyamatok
dinamikajat, Tipikusan: sziv, vese, maj, agy. - Készitsen 4D dinamikus
matematikai fantomot, mely segitségével szimulalhat6 az egyes szervek
idébeli-térbeli farmakon eloszlas valtozasa. - Kiilonbozo parallel leképezo
geometriak esetén szimulacio alapjan hatarozza meg a dinamikus folyamatok
leképezésének és rekonstrukciodinak kivitelezhetdségét és kritérium rendszerét
(képfelvételi technika, képfeldolgozas, jel/zaj analizis, 4D rekonstrukcios
eljaras). - A szimulacioval kapott eredményeket vesse 6ssze a jelen parallel
technologiaval rendelkezd SPECT rendszerekkel és hatarozza meg a klinikai
alkalmazhatosag modszerét. - Optimalizalja a kialakitott képrekonstrukcios
modszert mind képmindség, mind futasi id6 tekintetében, hogy alkalmas
legyen a meghatarozott dinamikus folyamatok térbeli-idébeli analizisére rutin
klinikai koriilmények kozott is.
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1. Bevezetés

A SPECT (Single-Photon Emmission Computed Tomography) képalkoto eljaras soran a
vizsgalt szervbe radioaktiv anyagot juttatunk, az ebbdl szarmazo sugarzast detektaljuk
kiilonb6z6 iranyokbol. Az igy kapott vetiileti képek alapjan becsiiljilk a betegben kialakult
izotopeloszlast, majd ebbdl kovetkeztetiink a szerv megfeleld vagy rendellenes miikodésére. A
klinikai vizsgalatok egy része id6ben valtozo folyamatot képez le, ilyenek a kapuzott perfiizids
szivizomvizsgalatok is. A felvételeknél kihasznaljuk az id6beli valtozasok kvaziperiodikus
mivoltat, a szivciklust altalaban 8 vagy 16 iddszeletre bontjuk, ezek mindegyikéhez kiilon
vetiileti képeket vesziink fel. Ezekbdl rekonstruédljuk a sziv aktudlis allapotat minden egyes
iddszeletre, a klinikai gyakorlatban az idGszeleteket altalaban egymastdl fiiggetlentil kezeljiik.
Az egyes id6szeletek valdjaban nem fliggetlenek egymastol, a rekonstrualt kép mindségét
javithatjuk, ha egy adott képtérvoxel adott iddszeletbeli értékének meghatirozasa soran

figyelembe vessziik a tobbi iddszelethez tatozo vetiileti képeket is.

Diplomamunkam soran a kapuzott szivizomvizsgalatok rekonstrukciojanak lehetdségeivel
foglalkoztam. Néhany, a klinikai gyakorlatban hasznalt rekonstrukcios algoritmus elméleti
alapjaval és a szakirodalomban eléfordul6 idobeli korrekciok egy részével ismerkedtem meg,
illetve egy SPECT képrekonstrukciot megvalositd, C++ nyelvii programkddot allitottam ssze,
amely kapuzott szivvizsgalatokat dolgoz fel. Els6 1épésként egyszerti felépitési matematikai
fantomot hozhatunk létre, amely a sziv bal kamrdjanak alakjat, mozgasat kozeliti, ezutan a
fantomrol projekcios képeket készithetlink (vagyis a vizsgalatot szimulalhatjuk). A vetiileti
képek alapjan a matematikai fantomot kiillonb6z6 korrekciokat alkalmazva rekonstrualhatjuk,

végiil a rekonstrualt kép mindségét értékelhetjiik ki.

Egy képrekonstrukcid soran gyakran alkalmazott statisztikai iterativ moédszer a MAP-EM
(maximum a priori —expectation maximization) algoritmus, ezt valdsitottam meg. A statisztikali
modszerek elonye, hogy a vizsgalt fantom/személy, illetve leképez6 rendszer strukturalis
felépitése alapjan a leképezést meghatarozo jelenségekkel szamolhatunk (sugéarzés
csillapodasa, detektor felbontasanak tavolsagfiiggése), hatékonyabban, mint a hagyomanyos,
klinikai gyakorlatban elterjedt analitikus modszer (sziirt visszavetités) esetében, igy jobb
mindségii képeket kaphatunk. A rekonstrualt kép varhato tulajdonsagair6l is elofeltételezéseket
tehetlink, ezeket matematikai formaba ontve (ez jelenti a prior — eldzetes —informaciot) az

eredményt szintén tovabb pontosithatjuk, példaul térbeli regularizacio alkalmazéasaval. Az
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aktivitasértékek idobeli valtozasat tobbféleképpen figyelembe vehetjiik. Két lehetdséget
valasztottam ki, ezekkel bdvitettem a rekonstrukcios algoritmust: a prior informacid
alkalmazasa 1d6 dimenziora kiterjeszthetd, illetve a sziv mozgasanak periodikus mivoltat
kihasznalva Fourier-térben valo sziiréssel is megprobalhatunk javitani a képmindségen.
Diplomamunkdmban azt vizsgaltam, hogy érdemes lehet-e részletesebben foglalkozni ezekkel

a modszerekkel.

A MAP-EM algoritmus ¢és a térbeli korrekcidok (sugarzas csillapodasanak, illetve leképezés
tavolsagfiiggésének figyelembevétele, térbeli regularizacio), amelyeket én is alkalmaztam,
korabbi tapasztalatok alapjan hatékonynak bizonyultak, klinikai bevezetés alatt allnak (a
Mediso Kft. altal fejlesztett InterView XP szoftver [1] részeként). Az idobeli Osszefliggések
figyelembevétele egyeldre nem része a rekonstrukcios algoritmusnak, ezzel a tovabbiakban a

tanszéken foglalkozni szeretnénk.

Diplomamunkdmban a felhasznalt algoritmusokat és korrekciokat, illetve az idébeli valtozasok

figyelembevételének hatasat foglalom Ossze.
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2. Kapuzott szivizom SPECT vizsgalatok

2.1. SPECT képalkotas

SPECT vizsgalatok esetében a betegnek farmakont adunk, amelyet gamma-sugarzé izotoppal
jeloliink, leggyakrabban technéciummal. Ez megkotodik a vizsgalni kivant szervben, az
alkalmazott farmakon hatarozza meg, hogy melyikben. A beteg koriil gamma-kamera forog,

energidjat és intenzitasat.

fgy el6 tudjuk allitani az egyes szogallisokban a betegben kialakult aktivitaseloszlas vetiileti
képét, vagyis meg tudjuk hatarozni, hogy az egyes detektorpixelekbe hany foton érkezett a
detektor sikjara meréleges iranybol (parallel vetités esetében). A képek altalaban step-and-
shoot technikéval késziilnek, azaz a kamera az egyes poziciokban megall, meghatarozott ideig
adatokat gytijt, majd innen halad tovabb a kovetkez6 szogpozicidba (a rutin klinikai vizsgalatok

tobbségében 360°-o0s szogtartomanyban mintavételeziink).

A felvett projekcios képek alapjan becsiilni tudjuk a betegben kialakult aktivitaseloszlast. Az
igy rekonstrualt kép funkcionalis informaciot ad a szervrdl, azt tudjuk megallapitani, hogy a
szerv mely teriiletei mennyi farmakont vettek fel, ezzel aranyos az adott teriiletrdl érkez6
sugarzas intenzitasa. Példaul daganatokat lokalizalhatunk igy (ezek joval tobbet/kevesebbet
kotnek meg, mint a kornyezd egészséges szovetek), elhalt vagy nem kielégitd vérellatast
szoveteket hatdrozhatunk meg (ide kevesebb farmakon épiil be). A kapott kép elsdsorban a
vizsgalt szerv milkddésérdl, és nem morfologidjarol ad informaciot, bar a kettd gyakran

korrelaciot mutat. Egyéb képalkoto eljarasokkal — CT, rontgen, MRI — felvett képek alapjan

crer

2.2. Kapuzott szivizomvizsgalatok menete

Kapuzott szivizomvizsgalatok segitségével a szivizom vérellatasardl, illetve a sziv
pumpafunkciojanak megfeleléségérdl kaphatunk informaciot. Ez a klinikai gyakorlatban az
egyik leggyakrabban végzett izotopdiagnosztikai vizsgalat: példaul iszkémias betegség (a

vérellatas csokkenését vagy megsziinését iszkémianak nevezziik) helyét, sulyossagat, infarktus
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utani karosodas mértékét, szivbetegség kockazatat lehet igy meghatarozni, bypass miitétek és

utokezelések elengedhetetlen eszkdze.

A vizsgalat soran a beteg intravéndsan sugarzé izotoppal jelolt farmakont kap, ez a véraramba
keriil, majd a szivfal izomsejtjeiben megkotédik a szivizom vérellatottsagaval aranyos
mennyiségben. Egészséges szivmiikddés esetében a szivfalban homogén eloszlast kellene

tapasztalnunk.

Miutan a radiofarmakon a szivben megkotddott, a beteget a SPECT képalkotd késziilékbe
ltetik/fektetik. A vizsgélat soran felvételeket csak 180°-0S szogtartomanyban (a sziv feldli
oldalon) készitenek, mivel az alany jobb oldalan mar akkora a detektor és a sziv kozé esd
szovetek csillapitdsa, hogy az innen készitett vetiileti képek nem javitananak jelentésen a
rekonstrudlt kép mindségén, viszont a vizsgalat idejét feleslegesen ndvelnék. A sziv feldli
oldalon az izmok, illetve nék esetében az emld csillapitdsa ronthatja leginkabb a felvételek
statisztikajat. A szivciklust iddszeletekre osztjuk, a SPECT felvételt EKG jellel szinkronizaljuk,
ez alapjan hatdrozzuk meg az iddszeletek hosszat. A szivciklus kezdetének az EKG jel R-
hullamat szamitjuk, ekkor jonnek ingeriiletbe a kamrai szivizomrostok (az EKG-n a
kamraizomzat nagy tomege miatt ez produkalja a legnagyobb jelet). A vizsgalat elott az EKG
jel R-R tavolsaga alapjan mérjiikk az egyes szivciklusok hosszat, ezekbdl atlagot szamolunk,
majd ezt az id6tartamot osztjuk annyi egyenlé idOtartamra, ahany iddszeletet felvenni
szeretnénk. A SPECT adatgytijtés soran csak azokat a szivciklusokat fogadjuk el, amelyek
idotartama eldre definialt hatarokon beliill megegyezik a mért atlagos iddtartammal
(szabalytalanabb szivmiikodés esetében emiatt megndhet a vizsgalat hossza). A beérkezd
beiitéseket a megfeleld iddszelethez regisztraljuk. A klinikai gyakorlatban nyugalmi és
terheléses (fizikai/gyogyszeres) vizsgalatot végeznek. Terhelés hatdsara a szivizom munkéja,
ezzel egylitt az oxigénigénye is nd. A szoveti perfuzionak emiatt szintén a terheléssel aranyosan
kellene nénie, ebben az esetben azt vizsgaljuk, hogy a nyugalmi allapothoz képest megfeleld
mértékben valtozik-e a szivfal egyes teriileteinek vérellatasa. A szivciklust altalaban 8, 16, 20
vagy 24 iddszeletre bontjuk, minden iddszelethez eldallitjuk az aktualis izotdpeloszlas

rekonstrualt képét, mind a nyugalmi, mind a terheléses allapotban.

A sziv négy részre: jobb és bal pitvarra, illetve kamrara oszthato. A bal kamra pumpalja az
oxigénben dus vért a szervekhez, ez végzi a legnagyobb munkat. Ennek a térfogata a

legnagyobb, a nagyobb terhelés miatt fala lényegesen vastagabb, mint a jobb kamraé. A
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vizsgélatok kiértékelése soran (amennyiben nem a sziv egy specifikus részét szeretnénk

vizsgalni, hanem az altalanos jellemzdit) a bal kamra valtozasait elemezziik.

zsebes
billentyl

billentyd
lemeze

inharok

szemolcs-
izom

2.2.1. abra — A sziv tiregei [K1]

A bal kamrat a bal pitvartol, illetve az aortatdl szivbillentylik valasztjak el. Ezek a
nyomasviszonyoknak megfelelden nyilnak, illetve zar6dnak, meghatarozzak, hogy mikor
aramlik a vér a pitvarbol a kamréba, illetve a kamrabdl az aortdba. A bal kamrat tekintve a
szivciklust két szakaszra bonthatjuk. Az tiriilés szakaszat kamrai szisztolénak nevezziik. Ezalatt
a kamraizomzat Osszehuzodik, ennek kovetkeztében az oxigénben dus vér az aortaba
pumpalddik. Ezutdn a kamra ismét telitddni kezd (térfogata ennek megfeleléen nd), ezt a
szakaszt kamrai diasztolénak nevezziik. Amennyiben a ciklus elejének az EKG jel R hullamat
tekintjiik, a kamrak legnagyobb térfogatukat a ciklus elején (a diasztolés szakasz végén) érik
el, ezt nevezzik EDV-nek (end diastole volume — diasztolé végi térfogat), legkisebb
térfogatukat pedig koriilbeliil a ciklus harmadanal (a szisztolés szakasz végén), ez az ESV (end

systole volume — szisztolé végi térfogat).
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Mind a szisztolé, mind a diasztolé izovolumetrias szakasszal kezdddik: ekkor minden billentyii
zart, a kamraban levo vér térfogata allandd marad. Az izovolumetrias szakaszt koveti a kamra
telitddése, illetve tiriilése, ezek kezdetben gyors, majd lassuld térfogatvaltozast eredményeznek.
A kamratérfogat valtozasat grafikonon abrazolhatjuk, a 2.2.2. dbra a bal kamrai szivciklus
eseményeit foglalja dssze.

Kamra és aorta kozti Kamra és pitvar kozti
billentyli zarodik billentyti zarodik

Kamra és pitvar Kamra és aorta kozti
kozti billentyl nyilik billentyii nyilik
Térfogat v

[mi]

1801

90 i i _/ Kamra térfogata
50 SEYY :
f.'\ \/ " T N——  EKG
: - Qls :
v A : Szivhangok
Szisztolé Diasztolé Szisztolé

2.2.2. abra — EKG jel és a bal kamra térfogatanak valtozasa a szivciklus soran [K2]

2.3. Kapuzott szivizomvizsgalatok kiértékelése

A rekonstrualt képen lathatjuk, hogy mely teriileteknek nem kielégitd a vérellatasa (ide
nem/kevésbé jut el a véraramba kertilt sugarzo izotop, kevés €piil be). Fontos informaciot jelent
a bal kamra térfogatvaltozasanak mértéke is, hiszen ez adja meg, hogy mekkora vértérfogatot
képes megmozgatni a sziv egy ciklus soran. A szivfal mozgésat, vastagodésat elemezve szintén
miikddési rendellenességekre kovetkeztethetiink, pl. az elhalt szovet csak passzivan koveti a

koriilotte normalisan 6sszehuzodo rostokat, faziskiesés, paradox mozgas.

A bal kamra falat gyakran kétdimenzios korlapra képezziik le (bull’s eye kép). [27] Ezen a

o

kamra tengelyére merdleges metszeti képek korgytiriikként jelennek meg: a szivesucs a korlap
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kozepére keriil, majd ahogy tavolodunk, a metszeti képeket egyre nagyobb sugart koncentrikus

korgytiriikként abrazoljuk.
Pumpafunkcio, térfogatvaltozas

Az egyik legfontosabb paraméter a kamra térfogatvaltozasanak mértéke. Ez egyénenként
valtozd, viszonylag tag hatarok k6zott mozog. A sziv pumpafunkcidjat az ejekcios frakcioval
(EF) jellemezhetjiik, amely a bal kamra térfogatvaltozasanak (a megmozgatott vér

térfogatanak) a legnagyobb térfogatahoz viszonyitott aranyat adja meg.

EDV-ESV
EDV

EF = (2.3.1)

Ez egy egészséges szivnél 55 és 75% kozatti érték. 40 és 55% kozott ugyan az atlagosnal kisebb
a megmozgatott vértérfogat, altalaban ez még nem okoz komolyabb problémat. 40% alatti
ejekcidos frakcid szivelégtelenséget jelent. Alacsonyabb ejekcios frakciot a  sziv

megnagyobbodassal képes kompenzalni.
Falvastagsag valtozasa, szivfal elmozdulasa

Egy masik fontos paraméter a szivfal megvastagodasanak és elmozdulasanak mértéke a szivfal
egyes részein. Normalis esetben a szivfal kicsit megvastagodik, amig a kamra térfogata
lecsokken és eléri a szisztolé végi allapotot. A vastagodas mértéke helyenként eltérd, pl. a
szivestics kozelében nagyobb mértékli, mint a bdzis kozelében. Rendellenes esetben a
vastagodas elmaradhat, vagy akar vékonyodhat is a fal. Az atlagos falvastagodast és

elmozdulast bull’s eye képen abrazolhatjuk.
Vérellatottsag

A szivfal egyes részeinek vérellatottsagara a megkotddott  1zotopmennyiségbdl

kovetkeztethetlink. A falvastagoddshoz hasonloan dbrazolhatjuk.
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2.3.1. abra — Kapuzott szivizomvizsgalat kiértékelése — a kép jobb oldalan a bal kamra falaban
megkotddott sugarzo izotdp mennyiségét latjuk minden iddszelethez (ez a vérellatottsaggal
aranyos). A bal kamra térfogatvaltozasat gorbe mutatja, a regionalis ejekcios frakciot, a szivfal
vérellatottsagat, megvastagodasat €s elmozdulasat bull’s eye képen lathatjuk (a kép jobb

oldalan).
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3. Néhany altalanossag

3.1. Szivizomvizsgalatokat szimulalo és feldolgozo programkaod felépitése

Diplomamunkdm soran egy kapuzott szivizomvizsgalatokat szimulalo, a rekonstrukcid és
kiilonbozd korrekcidk tesztelésére alkalmas C++ programkddot irtam. A program négy fO

részbol all, ezeket a 4-7. fejezetekben mutatom be részletesebben:
1. Sziv mozgasat kozelité matematikai fantom generalasa

Fontos, hogy a rekonstrukciot és a korrekciok hatdsat ismert felépitésii matematikai
fantomokon teszteljiik. Ezért elsd 1épésként egyszerti, a sziv bal kamrajanak alakjat és mozgasat
kozelité matematikai fantomot hozhatunk 1étre kiilonbozd méretekkel, illetve defektusokkal
(csokkent aktivitasu teriiletekkel). Fantom helyett egyéb (megfeleld formaji) DICOM (Digital
Imaging and Communications in Medicine) [2] formatumu f3jlt is betdlthetiink tovabbi

feldolgozas céljabol.
2. Projekcios képek készitése

A generdlt fantomrdl vagy betoltott fajlrél projekcidos képek késziilnek megadott

detektorparaméterek alapjan, vagyis a vizsgalatot szimulalhatjuk.
3. Képrekonstrukcio

A harmadik 1épés a képrekonstrukcio, vagyis az eredeti aktivitaseloszlast allithatjuk vissza a
felvett projekcios képek alapjan. Itt megadhatjuk, hogy milyen rekonstrukcidos modszert
szeretnénk hasznalni, illetve milyen korrekciokat szeretnénk alkalmazni. A képrekonstrukciot
végezhetjiik az el6z6 lépésben generalt projekcios képek alapjan, vagy ezek helyett
hasznalhatunk tetszdleges (megfeleld forméju), DICOM f4jlbol betdltott valds vizsgalatokhoz
tartozo, vagy szimulacioval (pl. GATE [6]) késziilt projekcios képeket is.

4. Rekonstrualt kép kiértékelése

A rekonstrualt képet az eredeti aktivitaseloszlassal hasonlithatjuk 6ssze, igy kovetkeztethetiink

arra, hogy mennyire voltak hatékonyak a rekonstrukcié soran alkalmazott korrekciok.
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A program futasahoz sziikséges bemend adatokat egy ini f3jl tartalmazza, innen olvashatjuk be
a fantom ¢€s a projekcios képek generalasahoz, a rekonstrukcidhoz sziikséges paramétereket,

illetve azt, hogy melyik funkciot szeretnénk hasznalni.

Kimenetként DICOM, illetve txt formatumu fajlok jonnek létre: DICOM fajlként a generalt
fantomot, a projekcios képeket, illetve a rekonstrualt képet, txt formatumban pedig a

rekonstrudlt kép szamszert kiértékelést kaphatjuk meg.

3.2. DICOM fijlkezelés és koordinatarendszer

A DICOM (Digital Imaging and Communications in Medicine) [2] szabvany definialja, hogy
orvosi képeket milyen forméban tudunk tarolni. Mivel diplomamunkdm soran nagyrészt
DICOM fajlokkal dolgoztam, célszerli volt a DICOM szabvany altal definiélt
koordinatarendszerhez igazodni, illetve a kapuzott szivizom SPECT vizsgalatokat leird
paraméterekkel dolgozni a fantom létrehozésa, a projekciods képek generalasa és a rekonstrukcio

soran.
A DICOM f3jlok egy fejléc (header), illetve egy adat (data) allomanybdl allnak.

A fejléc tartalmazza azokat a paramétereket, amelyek alapjan a képfeldolgozé szoftver az
adatokat értelmezni, illetve a képeket térben elhelyezni tudja. A fejléc néhany kotelezéen
kitoltendd (pl. paciens neve, kiilonb6z0 azonositok) altalanos paramétert és rengeteg

opcionalisan kit6ltendd, vizsgalattipusokra specifikus elemet (tag-et) tartalmaz.

Héaromdimenzios képek esetében a legfontosabb, a kép térbeli elhelyezkedését leirod
paraméterek a voxeltdomb meéretei, voxelek oldalhosszlisaga, voxeltdomb abszollt pozicidja és
orientéacioja.

Projekcids képek DICOM fajlként vald mentésekor fontos megadni a projekcios képek szamat,
sugarat, forgasanak iranyat, illetve azt, hogy hany fokos szogtartomanyban késziiltek a

projekcids képek.

Ezenkiviil esetiinkben kapuzott szivizom SPECT vizsgalatokra specifikus paraméterek
szerepelnek a DICOM fajlok fejlécében, a képek helyes megjelenitéséhez legfontosabb

paraméter szamomra az iddszeletek szama volt. A tobbi paramétert (alkalmazott farmakon,
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iddszeletek id6tartama, szivfrekvencia stb.) diplomamunkam soran nem hasznaltam fel, ezeket

a fajlok kiirasa soran atlagos, szivizomvizsgalatok soran el6fordulo értékekkel toltdttem fel.

Az adat részbe keriilnek a képek (a matematikai fantom, a projekcios képek vagy a rekonstrualt

kép) pixel/voxelértékei.

A DICOM koordinatarendszer a paciens vizsgalat kozbeni helyzetéhez igazodik. A 3.2.1.
abra a koordinatarendszer tengelyeit abrazolja, ebben vessziik fel a leképezni kivant fantomot,
majd ebben mozgunk a projekcios képek készitése és a rekonstrukcio soran. A paciens a hatan
fekszik, fejjel eldre toljuk a SPECT kameraba (head-first pozicid). Ekkor a z tengely a paciens
talpa feldl a feje felé (inferior-superior irdny), az X tengely a jobb oldala feldl a bal oldala fel¢
(right-left irany), az y tengely pedig a paciens hasi oldala fel6l a hata felé (anterior-posterior

irany) mutat.

A leképezni kivant aktivitaseloszlast minden iddszeletre egy-egy haromdimenzios
voxeltombként vehetjiikk fel. Programkdédomban a voxelek méreteit mindhdrom irdnyban
azonosnak tekintettem, a koordinatarendszer origojanak a voxeltomb kozéppontjat
valasztottam, egységnyinek tekintettem a voxelek oldalhosszasagat (a fantom
koordinatarendszerében mozogtam). A voxelek oldalhosszara a klinikai gyakorlatban elterjedt
érték 64x64x64-es tomb esetében a 6 mm, 128x128x128-es tomb esetében a 3 mm. Ezek a
méretek a szivfal vastagsagahoz (10-15 mm) képest elég nagyok. 4 és 2 mm-es oldalhosszal
dolgoztam, a rekonstrukcié soran alkalmazott korrekciok hatasa igy pontosabban kiértékelhetd.

A szivnek megfeleld matematikai fantomot a koordinatarendszer origdjaba definialtam.

A vizsgalat sordn a detektor a z tengely koriil forog, megadhato, hogy az éramutatd jarasaval
megegyez0 (CW — clockwise) vagy ellentétes (CC — counterclockwise) iranyba,
forgaskozéppontja szintén az origd, a korpalya sugarat kell még megadnunk (RoR — Radius of
Rotation). A DICOM szabvany szerint alapértelmezett esetben a z tengely koriili forgataskor
0°-os szognek a (0,1,0) egységvektorral megadhato irdny szamit. Ezt az iranyt hasznaltam a
késziilt 64 vagy 32 vetiileti kép. (A klinikai gyakorlatban 180°-o0s szdgtartomany a jellemzd,
mivel a paciens jobb oldalan nagyon sokat csillapodik a sugarzés, az innen késziilt projekcids
képek statisztikaja olyan alacsony, hogy nem javitanak a masik oldalon felvett adatok alapjan
végzett rekonstrukcié minéségén. En olyan matematikai fantommal szamoltam, ahol az egyes

iranyokban nem voltak csillapitas szempontjabol nagy kiilonbségek, ezért nem volt tal nagy
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jelentésége annak, hogy 360 vagy 180°-0s szogtartomanyt jar be a detektor.) A detektort 64 x64
vagy 128x128 pixelbdl allonak vettem, a pixelek oldalhosszlisaga szintén 4 mm, illetve 2 mm

(mint a fantomot/pécienst reprezentald voxeltomb esetében).

A detektort a leképezni kivant fantom koordinatarendszerében vettem fel. A detektorpixelek

helyzete egy adott pozicidban leirhaté a detektor kozéppontjanak helyével, a detektor

crer

minden detektorszogre az el6zd bekezdésben felsorolt adatokbdl, illetve ezek alapjan mar

szimulalni tudjuk a leképezést (ezt a 1épést az 5. fejezetben mutatom be részletesebben).

A tovabbiakban a leirt, 3.2.1. abran lathat6 koordinatarendszerben szamoltam.

3.2.1. abra — DICOM koordinatarendszer
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3.3. Kornyezet

A programkddot C++ nyelven irtam, Microsoft Visual Studio fejlesztokérnyezetben. A
geometriai miiveletekhez, képek megjelenitéséhez az OpenCV (Open Source Computer Vision)

[3] konyvtar néhany fliggvényét és osztalyat hasznaltam kiegészitésként.

A DICOM fajlkezelést a DCMTK (DICOM Toolkit) [4] nyilt forraskoda DICOM fajlkezeld

konyvtar fiiggvényei segitségével valdsitottam meg.

Amennyiben a statisztikai iterativ algoritmust hasznalunk, a rekonstrukcié iddigényes
(64x64x64 vagy 128x128x 128 voxelbdl all6 képteriink van). Napjainkban elterjedt a grafikus
kartyak (GPU — Graphic Processor Unit) hasznalata, ezek parhuzamosan akar tobb ezer szalon
tudjak futtatni ugyanazt a miiveletet. A rekonstrukcids algoritmus két 1épésében (elérevetités
¢és visszavetités, lasd 5. és 6. fejezet) egymastdl fliggetleniil szdmoljuk ki a képtér voxeleinek,
illetve a detektorpixelek értékeit, ezek konnyen parhuzamosithaté miiveletek. Az elérevetitést
és visszavetitést megvalositd fliggvényeket grafikus kartyara is megirtam OpenCl (Open
Computing Language) [5] nyelven a futasi id6 csokkentése érdekében. A képrekonstrukcios
algoritmus CPU-n fut, a benne levé eldrevetités és visszavetités fliggvények CPU-n és GPU-n
is futtathatok. A CPU-n futo kodrészletekkel tobbet foglalkoztam (ezeket irtam meg eldszor,
majd ez alapjan a GPU-n futét, a hibakeresés egyszeriibb, mint GPU-s kod esetében), a
rekonstrukcié tesztelése soran inkabb ezeket hasznaltam. A GPU-s verzidval inkabb a
modszerrel vald ismerkedés volt a célom (a grafikus kartydk hasznélata elég altaldnos

képrekonstrukcid esetében).

A generalt DICOM f4jlok — matematikai fantom, projekcios képek, rekonstrualt képek orvosi
képeket feldolgozo szoftver segitségével megtekinthetdk és vizualisan kiértékelhetdk. Erre a

Mediso Kft. altal fejlesztett InterView XP —t [1] hasznaltam.



4. Sziv mozgdsat kdzelité matematikai fantom | 19

4. Sziv mozgasat kozelito matematikai fantom

4.1 Sajat matematikai fantom

A lehet6 legegyszerlibb, a sziv bal kamrajanak alakjat és mozgasat valamennyire kovetd modell
egy hengerhéjra illesztett félgombhéjbol all. Ilyen példaul a Biodex fizikai szivfantom [26],
ebbdl indultunk ki. Egy haromdimenziés fantomot general6 programkodot felhasznalva olyan
kodot irtam, amely a kamra méreteinek idébeli valtozasait is modellezi (az id6beli valtozasok

mértéke kiilonbozo paraméterekkel allithato).

A valosagban a bal kamra alakja nem pont ilyen (inkabb mintha a henger végébdl egy darabot
atlosan levagtak volna), a mozgasa is elég Osszetett. A leghangstlyosabb valtozas a kamra
Osszehtzodésa. A sziveiklus sordn a szivfal belsd (endokardialis) sugara jelentdsen, a kiilsd
(epikardialis) sugar kisebb mértékben csokken, ez a szivfal megvastagodasat eredményezi. A
bal kamra hosszaban is megrovidiil kissé. A szivfal helyenként mas mértékben htizodik Gssze,
attol fliggben, hogy milyen teriiletr6l van sz6 (pl. a cstcs kornyékén jobban, a bazishoz kozel
kevésbé vastagodik meg), csavaroddo mozgast is végez, valamint a 1égzdmozgasok is hatassal
vannak ra. Egy egészséges szivfalrészlet teljesen mashogy mozog, mint egy elégtelen

veérellatasu.

A valtozasok pontosabb leirasara ez az egyszerii geometriaji modell nem alkalmas, csak a
szivfal radidlis irdnyu O6sszehizdodasat €s a bal kamra hosszirdnya megrovidiilését vettem
figyelembe. Diplomamunkam soran a fantomgeneralas-leképezés-rekonstrukcio folyamat
egészét probaltam megismerni, illetve a rekonstrukcid mindsége durvabb kozelitéseket

tartalmazo modellen is tesztelhetd, igy nem is volt cél ennél valosaghiibb szivfantom tervezése.

A fantom térfogatat idében ugy valtoztattam, hogy az koriilbeliil egy tipikus térfogat-id6 gorbe
alakjat (2.2.1. abra) adja vissza. Mivel a fantom amugy is 1ényeges egyszeriisitéseket tartalmaz,

ennél pontosabb kozelitéssel €lni valosziniileg nem érdemes.

A fantom szivfalnak megfeleld részében csokkent aktivitasu teriiletek definidlhatok. Ezek
szintén nem tul pontosan kozelitik a szivben fellépd defektusokat (pl. a valosagban mashogy
mozognanak, mint az egészséges teriiletek), de a rekonstrukcié és a kiilonboz6 korrekciok

hatasanak tesztelésére alkalmasak.
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A szivizomvizsgalatok soran a szivet nem dnmagaban vizsgaljuk, a kornyezd szovetekkel és
azok sugarzast csillapito hatasaval is szamolnunk kell. Leegyszeriisitett modelliinkben a
fantomot egy vizhenger belsejébe vehetjiilk fel. (A lagy testszovetek vizekvivalensnek
tekinthetOk radioaktiv sugéarzas elnyelése szempontjabdl.) A vizhenger méretei és pozicioja a

képtérben megadhatoak.
Osszefoglalva a matematikai fantom az aldbbiaknak tesz eleget:

- kozeliti a bal kamra radialis iranya osszehuzédasat ¢s a szivfal megvastagodasat, az
Osszehizodas és a szivfal megvastagodasanak mértéke megadhatd (ezek az egész

fantomra allandok)
- modellezi a bal kamra hossziranyu rovidiilését, ennek mértéke szintén megadhatd
- atérfogat idobeli valtozasat egy tipikus térfogat-idé gorbe alakja alapjan kozeliti
- defektusok (csokkent aktivitast teriiletek) definialhatok

- apaciens testét (csillapito kozeget) vizhenger helyettesiti
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4.1.1. abra — Szivfantom paraméterezése (EDV éllapot)
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4.1.2. abra — Szivfantom idébeli valtozasainak paraméterezése

A szivfantom hengeres részének kdzéppontjat a koordindtarendszer origdjaba vettem fel. A bal
kamra kicsit dontott helyzetti, ezt a henger kozéppontjabol a félgdmb kozéppontjdba mutatd
vektor y tengely koriili 15°-os elforgatdsdval adtam meg. Diasztolé végi (a legnagyobb
térfogatu) allapotban a kamra belsd sugarat 24 mm-nek, kiilsé sugarat 36 mm-nek, a hengeres
rész hosszat 72 mm-nek valasztottam (az érté¢keket a Segars NCAT matematikai fantom [8]
méretei alapjan valasztottuk). Ezeket az értékeket hasznaltam minden, a diplomamunkamban

szerepld fantom esetében.

A szivvizsgalatok kiértékelése soran a két legfontosabb paraméter a bal kamra
térfogatvaltozasanak (ez alatt a bels6 iireget értjiik) és a szivfal megvastagodasanak mértéke.
Ennek megfeleléen én is a térfogatvaltozast jellemzé ejekcids frakcioval, illetve a fal
vastagodasanak mértékével paramétereztem a fantom térfogatvaltozdsanak mértékét. Egy
harmadik paraméterrel allithatd, hogy hossziranyban mennyire huzddjon Ossze a fantom
(vagyis a térfogatvaltozasért mekkora részben feleljen a sugar, és mekkora részben a hossz

valtozasa). Egy atlagos, 50% ejekcios frakcioval rendelkezd fantomot generaltam, a
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rekonstrukcid tesztelése sordn legtobbszor ezt haszndltam. A szisztolé végi allapotban a

falvastagsag és a henger rész hossza a diasztolé végi érték 120%-a, illetve 90%-a volt.
A méretek idObeli valtozésait az alabbi mdédon hatdroztam meg:

Megadhat6 a fantom szivfrekvenciaja, ezt 75 szivverés/perc-nek vettem, ebbdl szamolhat6 a

szivciklus hossza: T = % = 800 ms. Allithaté paraméter, hogy a ciklus hanyadrészénél érje

el a kamra a minimalis, szisztolé végi térfogatat (ESV — end systolic volume), ez a sziv
nyugalmi allapotdban altalaban 0.3 - T — 0.4 - T, én tgg = 0.4 - T-vel szamoltam. A szisztolés

¢és a diasztolés szakasz elsO 0todét izovolumetriasnak szamitottam. A tovabbi két szakaszon a

t
kamra térfogatat exponencialis fliggvény szerint valtoztattam: szisztoléban V = ESV +a-e -,

t-tp+tig
diasztoléban V=EDV —a-e <t  fliggvény szerint (t;s a szisztolé, t;p pedig a diasztolé

izovolumetrids szakaszanak végét jelenti). A 7 idéallandd megadhatod, én 40 ms értéket
hasznaltam (egy tipikus id6-kamrai nyomast bemutat6 abra [7] alapjan, térfogatvaltozasra nem
talaltam ilyet), az a paramétert fliggvényillesztéssel kapjuk meg. A kamra hossziranyt
rovidiilését és csokkenését a nem izovolumetrias szakaszokon, valamint a szivfal vastagodasat
¢és vékonyodasat a szisztolé és diasztolé idején egyenletesnek vettem. A leirt médszer nem
egészen korrekt: a térfogat valtozasat a kamraban levd vér, és nem az lireg térfogatdhoz
illesztettem, illetve az egyenletesnek vett valtozasok a valdsagban valosziniileg nem azok.

Diplomamunkéam keretein beliil a modellt nem pontositottam.

A szivciklust 8, illetve 16 idészeletre bontottam. (A rekonstrukcidt leginkabb a 8 iddszeletbdl
allo fantomon teszteltem a futasi id6 roviditése miatt.) A fenti paraméterekbdl meghatarozhato
a fantom belsd ¢€s kiils6 sugaranak mérete, illetve a hengeres rész hossza mindegyik iddszeletre.
Ebbdl mar megadhatd minden iddszeletben a képtér minden voxelére, hogy része-e a
szivfalnak, amennyiben igen, az adott voxel értéke a szétosztott aktivitdsmennyiségnek

megfeleld, egyébként 0.

A fantomot az alabbi paraméterekkel irhatjuk le (a DICOM szabvany altal megadott

koordinatarendszerben vessziik fel):

1. iddszeletek szama

2. bels6 sugar mérete diasztolé végi allapotban (mm)
3. kiils6 sugar mérete diasztolé végi allapotban (mm)
4

fantom hengeres részének hossza diasztolé végi allapotban (mm)
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10.
11.

12.
13.

fantom abszolut helyzete a leképezendd objektumot megadd voxeltdombben (a henger
kozéppontjanak koordinatai, ez a szivciklus soran allandé marad)

fantom orientéacidja (a koordinatarendszer tengelyei koriili forgatas szoge)

teljes aktivitas, amelyet szétosztunk a fantomban (egyenletesen)

ejekcios frakeid (térfogatvaltozas legnagyobb térfogathoz viszonyitott mértéke)
hossziranyt megrovidiilés mértéke (legkisebb hossz legnagyobb hosszhoz viszonyitott
aranya)

fal megvastagoddsanak mértéke

a szivciklus hanyadrészénél érje el a fantom a legkisebb térfogati (szisztolé végi)
allapotot

szivfrekvencia (szivverés/perc)

szisztolé/diasztol¢ alatti térfogatvaltozas idéallandoja (ms)

A fantomot kiindulasként a koordinatarendszer z tengelye mentén vettem fel, a henger

kozéppontja az origoba keriilt (innen forgattam, illetve toltam el végleges helyére). A

defektusokat ebben a pozicioban definialhatjuk.

Megadhatjuk azt a szogtartomanyt, illetve amennyiben a modell henger részében vessziik fel,

a henger hossziranyl tengelye mentén azt a tartomanyt, ahol csokkent aktivitast teriiletet

szeretnénk létrehozni.

Defektusok paraméterei:

1.

N o g bk~ DD

a defektus tipusa (csokkent aktivitasu szivfalrészlet a henger vagy a félgomb részben
talalhato)

a defektus aktivitasa hanyadrésze az egészséges teriiletek aktivitasanak

a csOkkent aktivitasu teriilet vastagsaga hanyszorosa a szivfal vastagsaganak (D)

a csokkent aktivitast teriilet a szivfal hanyadrészénél kezdédik (Do)

defektust megado szogtartomany mérete a z tengely koriil (9)

z tengely koriili szogtartomany kezdete (9o)

defektust megadd szogtartomany mérete a félgomb részbe esé defektus esetében, Xy
sikkal bezart szog alapjan (¢)

Xy sikkal bezart szogtartomany kezdete, csak a félgomb részbe esé defektus esetében

(9o)
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9. adefektus hossza hanyszorosa a henger hosszanak, csak a hengeres részbe es6 defektus

esetében (L)

10. a defektus kezdete a hengerben, csak a hengeres részbe es6 defektus esetében (Lo)
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4.1.2. abra — Defektusok paraméterezése

4.2. NCAT szivfantom

Léteznek olyan matematikai szivfantomok, amelyek valosaghtiebben kozelitik a sziv anatomiai

felépitését és mozgasat, ilyen a Segars NCAT [8] fantom. A sajat szivfantom mellett ilyenen is

célszertli kiprobalni a rekonstrukcios algoritmust.
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4.2.1. abra — Sajat matematikai fantom defektussal és valos szivizomvizsgalat
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5. Projekcios képek

5.1. Leképezés fizikaja

Miutan 1étrejott a matematikai fantom, a kdvetkezo 1épés a vizsgalat szimulacioja, vagyis meg
kell hataroznunk, hogy az egyes detektorpoziciokban hany foton érkezne be a hasznélni kivant
fantombdl (azaz egy adott aktivitaseloszlas alapjan) az egyes detektorpixelekbe. Ezt a 1épést

elorevetitésnek nevezzik.

A Klinikai gyakorlatban az Anger-rendszerii gamma-kamerak elterjedtek, ezekkel detektaljuk a

paciensbdl érkezé gamma-sugarzast. Harom f6 részbdl allnak:

1. A szcintillacios detektorban (altalaban Nal kristaly) nyelddik el a beteg testében levo
radioaktiv izotopbol szarmazd fotonok egy része, ezekkel szdmolunk. A beérkezd gamma-
fotonok a szcintillacios kristalyban energiajukkal aranyos szamut fény fotont keltenek, ezek a
kristalyhoz csatlakoz6 fotoelektrodaval {itkoznek, amelybdl fotoeffektus kovetkeztében

elektronok Iépnek ki.

2. Ezeket az elektronokat fotoelektron-sokszorozékkal (PMT — photomultiplier tube)
sokszorozzuk, az igy kapott jel amplitidoja a beérkezd a sugarzas energiajaval aranyos és mar

elég nagy tovabbi feldolgozas szdmara.

3. Parallel vetités esetén csak azokat a fotonokat szeretnénk detektdlni, amelyek a detektor
sikjara merdlegesen érkeztek. Errdél a szcintillacidos kristdly elé helyezett kollimator
gondoskodik, ez egy lyukas 6lomlemez. A detektorsikra nem merdlegesen érkezd fotonok a

kollimator faldban elnyelddnek, igy mar nem érik el a kristalyt (nem detektéaljuk ezeket).

Kiilonb6z6 pozicidbecsld algoritmusokkal meg tudjuk becsiilni, hogy a detektor felszinén hova
csapodtak be az érzékelt fotonok. fgy dsszességében azt mérjiik, hogy a detektorsikra merdleges
egyenesek (tovabbiakban: valaszegyenesek) mentén hany olyan foton keletkezett, amely a
detektor sikjara merdlegesen haladt tovabb (minden egyes detektorszog esetében). Mivel a
gamma-sugarzas izotropnak tekinthetd, ez aranyos a valaszegyenes mentén keletkezett fotonok

szamaval.
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5.1.1. abra — SPECT leképez0 rendszer vazlata [K3]

A valosagban egy detektorpixelben nem pontosan a hozzd tartozd vélaszegyenes mentén
keletkezett fotonokat detektaljuk, valamint a valaszegyenes kiilonb6zd pontjain keletkezett
fotonok nem ugyanakkora hényada éri el a detektort. Tobb fizikai hatas is kozrejatszik,

amelyeket a projekcids képek készitésének szimulacidja soran figyelembe kellene venniink.

Sugarzas csillapodasa

Annak a valdsziniisége, hogy egy kibocsatott foton eljut a detektorig, fiigg attdl, hogy milyen
szoveteken kell keresztiilhaladnia, illetve hogy a test feliiletétél mekkora tavolsagra keletkezett.
Egy testfelszinhez kozel kibocsatott foton kevesebb csillapitd szoveten halad keresztiil, ezért
nagyobb valoszinliséggel éri el a detektort, mint egy, a test belsdbb részeibdl érkezd foton.
Ezenkiviil a kiilonb6z6 szovetek kiilonb6z6 mértékben nyelik el a fotonokat, pl. a csontszovet

csillapitasa nagyobb, mint a lagyszoveteké, vagy a levegot tartalmazd tiidoé.

A Beer-Lambert torvény értelmében egy egyenes mentén halad6 fotonnyalab 1(x=0) intenzitasa

d tavolsag megtétele utan

I(x=d)=1(x=0)-e” fimo HOOAX (5.1.1)

crer

csillapitasi egyiitthatot jelenti.
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Detektor felbontasanak tavolsagfiiggése

Egy pontforras képe a detektoron nem pontként, hanem elmosddott foltként jelenik meg, mivel
a kibocsatott fotonok nem csak a forrasbol induld, a detektorsikra pontosan merdleges egyenes
mentén taldlhatd kollimatorlyukakon haladhatnak keresztiil és érhetik el a detektort, hanem
kisebb valdszinliséggel a kdrnyezd lyukakba is beeshetnek. Minél tavolabbrol érkezik egy
foton, annal elmosddottabb a képe, az elmosodas mértéke a kollimator méreteitdl is fiigg. A
fotonok kis része a kollimator faldn is atjuthat, kisebb energidkon ez a hatas szintén

elhanyagolhato.

Collimator Detector

=
/}é‘. x‘\
P2 W\E'r Psf1
= -
—/

—/
 —

5.1.2. dbra — A detektortol kiilonb6zo tavolsagra elhelyezkedd pontforrasok képe [K4]

Szorodas

A fotonok a testen athaladva, valamint a kolliméator faldban szorddhatnak, igy olyan
detektorpixelben okozhatnak beiitést, amely nem a foton keletkezési helyéhez tartozo

valaszegyenes mentén talalhatd. Ezzel a hatassal diplomamunkamban nem foglalkoztam.

Tobbféleképpen is 1étrehozhatunk a felsorolt hatdsokat (illetve azok egy részét) figyelembe

vevo projekcids képeket, a kovetkezé pontokban néhany lehetdséget néziink erre.
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5.2. Valés projekcios képek

Diplomamunkam sordn nem hasznaltam valés, SPECT leképez0 rendszerrel felvett projekcios
képeket, mivel egy rekonstrukcios modszert elsé 1épésként ismert aktivitaseloszlas mellett
érdemes tesztelni. Dinamikus fizikai szivfantomok léteznek, egy lehetéség lenne ilyenekrdl
felvételeket késziteni és rekonstrudlni (nekiink nem all rendelkezésre ilyen), de els6 1épésként

matematikai fantomokkal érdemes foglalkozni a korrekciok hatasanak feltérképezése céljabol.

5.3 Elérevetités Monte Carlo alapa szimulaciéval

Matematikai fantomok feldolgozasa esetében egy lehet6ség, hogy Monte Carlo alapt szoftver
(pl. [6]) segitségével készitjiik a vetiileti képeket. A szimulacio soran megadhatjuk a leképezd
rendszer geometridjat, vagyis a detektor méreteit, tulajdonsagait, a koriilvevd szdvetek
tulajdonsagait, a hasznalt radioaktiv anyagot. A képtér egyes pontjaibol a leképezendd
fantomnak megfeleld szdmu fotont indithatunk, a program ezek utjat szimulalja: nagy
vonalakban a leképez6 rendszer és a hasznalt sugarzo izotdp tulajdonsagainak megfeleld
valoszinliségértékeket hasznalva a fotonoknak szabad Gthosszt (ekkora tavolsagot tesznek meg
egyenes vonalban, kdlcsonhatas nélkiil), majd kdlcsonhatést (fotoeffektus, szorodas, parkeltés)
sorsolunk. Ezt a két 1épést ismételjilk addig, mig a foton vagy a figyelembe vett térrészen
kiviilre kertil, vagy elveszti energiajat. Amennyiben a foton a szcintillacids kristalyon beliil

veszti el energiajat, detektaljuk, a megfeleld detektorpixelhez regisztraljuk.

A modszer elénye, hogy viszonylag valdsaghti projekcids képeket kaphatunk, amennyiben a
fellépd fizikai hatasokat jol modelleztiik. Hatranya, hogy id6igényes, egy szimulacié napokig

tarthat.

5.4 Elérevetito fiiggvény modell alapu korrekciokkal

Idedlis esetben (a detektor minden pontjdban csak a hozzatartozo vélaszegyenes mentén
keletkez6 fotonokat detektaljuk, nincs csillapodas) egy projekcios kép adott pontbeli értékét
ugy kapjuk, hogy a hozzitartoz6 L valaszegyenes mentén integraljuk a képtér
képteret, majd az igy kapott értékeket Osszeadjuk), azaz kiszamoljuk L egyenes mentén a

leképezni kivant aktivitaseloszlas sugar-transzformaltjat. Ha ebbdl a megkdzelitésbdl indulunk
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ki, majd az 5.1. fejezetben bemutatott hatdsokra korrekciét alkalmazunk, viszonylag gyorsan

generalhatunk megfelel6 mindségli projekcios képeket.

Diplomamunkam soran ilyen eldrevetitd fliggvényt irtam, ebben az 5.1. fejezetben bemutatott
hatasok koziil a sugarzas csillapodasat és a detektor felbontasanak tavolsagfiiggését vettem

figyelembe.

Csillapitas figyelembevétele

Tekintsiik ismertnek a leképezni kivant fantom/paciens strukturalis felépitését (hol milyen
szovet talalhato)! Ekkor meghatarozhatd a hasznalt izotop fotonenergidjara a képtér minden
egyes voxeléhez tartozo csillapitasi egyiitthatd, a tovabbiakban ezt csillapitastérképnek
nevezzik. Valos vizsgalatok esetében altalaban CT kép alapjan azonositjuk a leképezésben
részt vevd struktirakat. Programkédomban a matematikai fantomot vizhenger belsejében

vettem fel, azaz olyan csillapitastérképet generaltam, ahol a hengeren beliil taldlhat6 voxelek

értéke a viz csillapitasi egyiitthatojaval egyezik meg (Hyi, = 0.15 i), az ezen kiviil esok

helyére levegdt (Mievegs = Oi) képzeliink. Amennyiben rendelkezésiinkre all CT alapjan

generalt csillapitastérkép, vizhenger helyett ezt is hasznalhatjuk. A tovabbiakban a

csillapitastérkép értékeit fel fogjuk hasznalni a projekcios képek generalasa kozben.

Detektor felbontasanak tavolsagfiiggése

Az, hogy mennyire mosodik el a detektoron kapott kép, a detektor paramétereitdl, a sugarzo
a detektortol d tavolsagra helyezkedik el, képe a detektoron kiterjedt foltként jelenik meg. A
folt alakjat és méretét a kollimator geometriai tulajdonsagai hatarozzédk meg, jo kozelitéssel
Gauss eloszlassal szamolhatunk [9]. A pontforrashoz tartozo valaszegyenes és a detektor
sikjanak po metszéspontjatol t tavolsagra, a detektor sikjan fekvo p: pontban a pontforras

varhatéan

t2

f(pe) = f(po) - ﬁ ‘e 27 (5.4.1)

2Tog
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értéket ad.

A d forras-detektor tavolsdghoz tartozd gaussos elmosas og paramétere jol becsiilhetd az alabbi

formulaval:

04 = \/Gizntrinsic+(§Sfa+d'p5fb), (542)

ahol psfa és psfy a kollimator hatasat jellemzi, gintrinsic @ kollimator nélkiili szcintillacios detektor
elmosasat. Ezek az értékek kalibracios méréssel és a mért értékekre valo fiiggvényillesztéssel
meghatarozhatoak az egyes detektorokra és energiakra. Amennyiben ezt a modellt hasznaljuk,
a detektor geometridjaval a tovabbiakban nem kell foglalkoznunk, a fenti harom paraméter

ezeket magaban foglalja.

Elérevetité fiiggvény megvaldsitasa

Programkodomban az eldrevetité fliggvény azt hatarozza meg, hogy adott aktivitaseloszlas,
csillapitastérkép, psfa, psfo és ointrinsic paraméterek mellett egy adott detektorpozicioban mekkora

aktivitasértéket mériink az egyes detektorpixelekben, az alabbi modszerrel:

A leképezni kivant aktivitaseloszlasra haromdimenzids voxeltombként tekinthetiink. Az egyes
voxelek kozéppontjanak helye meghatarozhato, rendeljiik a megfeleld voxelértékeket ezekhez

a pontokhoz. Rendeljiink a csillapitastérkép megfeleld értékeit is ezekhez a pontokhoz.

A detektort egy sikon fekvé pontok halmazanak tekinthetjiilk, minden pont egy-egy
detektorpixelt reprezentdl, ezek egyenletes 1épéskozonként helyezkednek el egymastol.
Vegyiink fel egy matrixot, amelyben az egyes detektorpixelekben mért értékeket gyiijtjiik!

Készitslink el egy vetiileti képet adott detektorpozicid mellett, azaz hatdrozzuk meg a detektort

képviseld matrix elemeit!

Idealis esetben ezt tigy tehetjiik meg, hogy a detektorpixeleket reprezentald pontokat a detektor
sikjara merdleges iranyban adott tdvolsaggal eltoljuk, majd az igy kapott pontokban az
aktivitaseloszlast leird voxeltdombot mintavételezziik — ezt lehet példaul trilinearis

interpolacioval. Az igy kapott aktivitasértékkel noveljiik a megfeleld detektorpixelhez tartozé
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matrixelemet, majd az eltolast és mintavételezést ismételjiik addig, amig az egész voxeltdmbdn

at nem érunk.

Mivel a sugarzas csillapodik, egy, az adott detektorpixeltdl a hozza tartozo valaszegyenes
mentén i-[ tavolsagra levé pontban interpolacioval kapott a;i aktivitasérték helyett csak
ai-e_Z}<=0 mcl - aktivitast mériink (az (5.1.1) Beer-Lambert torvény értelmében). Itt | a
mintavételezés 1épéskozét, uk pedig a csillapitastérkép megfelelé mintavételi pontbeli értékét
jelenti (a csillapitastérképet ugyanigy mintavételezhetjiik interpolaciéval, mint az
aktivitaseloszlast megadd voxeltombot). Ez alapjan a sugérzas csillapodéasat tgy vehetjiik
figyelembe, hogy a detektorpixeleknek megfeleld matrixelemeket minden 1épésben az igy

modositott értékkel noveljiik.

A detektor felbontdsanak tdvolsagfiiggésével gy szamolhatunk, hogy miutan a mintavételezés
a detektor eredeti pozicidjatol egy adott d tavolsagra megtortént, az interpolacioval kapott
értékekre alkalmazzuk a Beer-Lambert torvényt, majd az igy kapott kétdimenzios képen (5.4.2)
alapjan szamolt oq paraméter(i gaussos elmosast alkalmazunk (ehhez az OpenCV koényvtar

megfeleld fliggvényét hasznaltam).

Megadhat6 paraméter, hogy mekkora beiitésszammal szeretnénk projekcios képeket késziteni,
a kapott pixelértékeket ennek megfeleléen atskalaztam. A vizsgalatok soran a képekhez
random zaj is adodik, ezért végiil a projekcios képekhez Poisson eloszlasu zajt adtam, a zaj

nélkiil kapott pixelértékeknek megfeleld varhato értékkel.

A bemutatott modszerrel minden detektorpozicioban, minden iddszeletre meghataroztam a

vetiileti képeket, az igy kapott projekcios képsorozatot DICOM f4jlként mentettem el.

A projekcios képek generalasa soran kihasznalhatjuk, hogy az egyes detektorpixel értékek
egymastol fliggetleniil szdmolhatok. Annyi modositasra van sziikség, hogy az elmoséast nem
ugy valositjuk meg, hogy az egyes tavolsagokra felvett kétdimenzios képekre alkalmazzuk
(ebben az esetben a pixelértékeket nem egymastol fiiggetleniil szadmitanank). Ehelyett a képteret
mintavételezziik az eltolt detektorsikon a szamolni kivant pont adott kdrnyezetében (a pont koré
rajzolhaté 3o sugaru korrel szamoltam) is, majd ezeket az értékeket (5.4.1) szerint sulyozva

hozzéadjuk a szamolt pixelértékhez.

fgy az elérevetitést futtathatjuk grafikus kartyan. Olyan fiiggvényt (kernelt) irhatunk, amely

egy detektorpixel értéket szamit ki a detektorpixel helyzete, a mintavételezni kivant kép, a
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csillapitastérkép, valamint a detektor elmosasat megadd paraméterek alapjan. A grafikus
kartyan a kernelt a detektorpixelekre parhuzamosan futtatjuk (t6bb ezer szal futhat egymas

mellett), igy a program joval gyorsabban generalja a vetiileti képeket.
A projekcios képek generalasahoz az alabbi paramétereket kell megadnunk:

Detektor elmosasanak paraméterei:
1. psfa [mm]
2. psfp [mm]

3. Gintrinsic [mm]

Detektor méretei, pozicioi
4. Detektor forgaskozéppontjanak koordinatai [mm]
5. Detektor forgastengelyének iranyvektora (a forgas iranya jobbkézszabaly szerinti)
6. Detektor sorainak és oszlopainak szama
7. Detektorpixelek oldalhossza [mm] (négyzetes pixeleket feltételeziink)
8. Szogtartomany, amelyben a projekcios képeket készitjiik
10. Detektorpélya sugara

11. Felvenni kivant projekcios képek szama

Projekcios képek felvételekor figyelembe vett hatasok
12. amennyiben 1étez6 csillapitastérképet szeretnénk hasznalni, a betdlteni kivant fajl
neve, illetve amennyiben vizhengert szeretnénk felvenni, ennek a pozicidja és méretei

13. projekcids képek statisztikaja (egy idoszelethez tartozo beiitések szama)
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5.4.2. abra — Henger csillapito kozeget tartalmazé gdmbfantomrol készitett vetiileti képek

(sajat elérevetitd fiiggvénnyel, CPU-n (feliil) és GPU-n (alul) fut6é koddal)

5.4.3. abra — A szivfantomrdl készitett vetiileti képek (sajat eldrevetitd fliggvénnyel, CPU-n

fut6 koddal), Poisson statisztikaju zaj hozzaadasaval
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6. Képrekonstrukcio és korrekciok haromdimenzios esetben

6.1 ML-EM (Maximum Likelihood — Expectation Maximization) algoritmus [10], [24]

Képrekonstrukcié soran az eldallitott vetiileti képekb6l probaljuk minél valdsaghtiebben
visszaallitani az azokat eredményezd aktivitaseloszlast. A klinikai gyakorlatban erre a
legelterjedtebb moddszer a szlrt visszavetités [11], amely analitikus megoldasa az idealis
esetben (csak a detektor sikjara pontosan merdleges egyenesek mentén érkezo fotonokat
detektaljuk minden egyes pixelben, egy beiités a detektorban azonos valdsziniiséggel szarmazik
a hozza tartozd vélaszegyenes barmely pontjabol) kapott projekcios képeken alapulo
rekonstrukcionak. Haromdimenzios esetben a leképezd eszk6zok felépitésébol adoddan a sziirt
visszavetités megvalositasa nehézkes, egy lehet6ség, hogy a haromdimenzids képet
kétdimenzids szeletekbdl allitjuk eld, ezekhez rendeljiik a detektorpixelekben mért értékeket és
kétdimenzids szirt visszavetitést alkalmazunk. Viszont az egyes szeletek a valosagban nem
fliggetlenek egymastol (mas szelethez tartozo detektorpixelben is beiitéseket adnak), részben
az el6z0 fejezetben bemutatott hatasok miatt, ezt jo lenne figyelembe venni. Ahelyett, hogy a
szlirt visszavetitésbol indulunk ki, €s erre probalunk korrekciokat alkalmazni, célszerti lehet

mas megkdzelitéssel élni, példaul a rekonstrukcidt statisztikai problémaként is kezelhetjiik:

Tegyiik fel, hogy ismerjiik a leképezé rendszer tulajdonsagait, és ez alapjan meg tudjuk
hatarozni, hogy mekkora a valosziniisége annak, hogy a képtér egy adott voxelébdl (jeldljiik m-
mel) indulé foton egy adott detektorpixelben (jeloljikk i-vel) beiitést ad. Jeloljik ezt a
valdszinliségértéket aim-ként. Hatdrozzuk meg aim-et minden egyes voxel-detektorpixel parra
(minden detektorszog esetében), majd eredményeinket foglaljuk 6ssze matrixos formaban, igy
egy, a leképez6 rendszert jellemz6 matrixot kapunk, jeldljik ezt A-val! A képrekonstrukcio

soran a mért Y projekcios képek adottak, az ezeket eredményez6 X aktivitaseloszlast keressiik.

A képtér egyes voxeleinek aktivitasértékeit egymastol fiiggetlen valoszinliségi valtozoknak
tekinthetjiik. Ekkor a leképezést a kovetkezd egyenlet irja le: A - X = E(Y), vagyis egy adott X

aktivitaseloszlas mellett az ¥ vetiileti képek varhato értékét az A rendszermétrixszal valo
szorzas adja meg, amennyiben a képtérvoxelek xm, illetve a detektorpixelek y;j intenzitasértékeit

egy-egy (X és Y) oszlopvektorba rendezziik. (Amennyiben a képtér M voxelbdl 4ll, valamint |

detektorpixel pozicionk van, az A matrix M oszlopbol és | sorbol all.)
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Egy lehetdség, hogy maximum likelihood becslést végziink, vagyis azt az aktivitaseloszlast
keressiik, amely a legnagyobb valdsziniiséggel eredményezte a kapott projekcios képeket.

Ekkor a P(Y|X) feltételes valosziniiséget szeretnénk az X paramétervektorra maximalizalni,

azaz a keresett értékek: Xyereserr = argmax(P(Y|X)).
X

Vegyiik figyelembe, hogy az egyes detektorpixelekbe érkezett beiitések szama a radioaktiv
bomlés természetébdl adodoan Poisson-statisztikat kovet. Jeldljiik az i. detektorpixelbe érkezd
betitések szamat yi-vel, ekkor annak a valdsziniisége, hogy az adott detektorpixelbe yi beiités

érkezik:

E(yp)Yi-e BOD  (Ti(xmeajm))’i-e” Zm*maim)

P(Yi) - yi! yi!

(6.1.1)

Az yj belitésszam varhato értékét kifejezhetjiik az A rendszermatrix és az X paramétervektor
elemei segitségével (az m. voxelben kibocsatott fotonok aim része érkezik az i. detektorpixelbe,
ezeket 0sszegezve kapjuk meg, hogy varhatéan hany foton érkezik ide), ezt helyettesitettiik be

a 6.1.1. egyenletben:

E(Yl) = Zm(xm ) aim) (612)

Mivel a voxelértékeket egymastol fiiggetlen valosziniiségi valtozoknak tekinthetjiik, egyiittes
valoszinliségstiriiség-fliggvényliket szorzatként irhatjuk fel. Ezt kihaszndlva, valamint (6.1.2)
kifejezést (6.1.1)-be helyettesitve a kovetkez6 alakra hozhatjuk az egyenletet, amely megadja,

hogy a kapott Y vetiileti képeket mekkora valosziniiséggel eredményezi egy X aktivitdseloszlas:

(Zm(xm'aim))yi e~ Zm(Xmajm)

yi!

PEYIX) = TI;

(6.1.3)

Ezzel ekvivalens, ha a fiiggvény logaritmusara tesziink maximum likelihood becslést, utobbi

esetben jobban kezelhetd formuldhoz jutunk:

ln(P(le)) = Zi(Yi ) ln(Zm(Xm ) aim)) - Zm(xm ) aim) - ln(Yi!)) (614)
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Amennyiben hagyomanyos maximum likelihood becslést szeretnénk tenni (a kifejezés egyes X«

valtozok szerinti derivaltjait tessziik 0-val egyenlévé), egy elég Osszetett egyenletrendszert

kapunk, az
ain(e(Y|X))
n aikl ) _ 5 (Yi 'm'aik _ aik) —0 (6.1.5)

egyenleteket kellene megoldanunk. Az egyenletrendszernek nincs egyértelmii megoldasa
(valosziniségi folyamatrol van sz6, nem pont a varhatd beiitésszamokat mérjiik), illetve

probléma, hogy minden egyenletben valtozoként szerepel az dsszes tobbi voxelérték is.

Némi modositassal jobban hasznalhaté valoszinliségsiiriség-fiiggvényhez juthatunk. Az ML-
EM (Maximum Likelihood — Expectation Maximization) algoritmus esetében iterativ

megoldast kaphatunk a problémara, amennyiben az alabbi 1épéseket hajtjuk végre:

Keressiink olyan S valtozokat, amelyek értékét, ha ismernénk (azaz ezeket is mérni tudnank Y
mellett), a problémat olyan részproblémak egyiitteseként kezelhetnénk, amelyeknek maximum
likelihood becslés esetében mar egyértelmli megoldasuk van! Esetiinkben a (6.1.5) egyenlet
bonyolultsagat az adja, hogy az E(y;) = Y. Xm - ajm Varhato betitésszamok a hozzajuk tartozd
vélaszegyenesek mentén keletkezett fotonokat Osszesitik, ezért a P(y;|X) valoszintiségek
rengeteg voxelértéktdl (ezek mindegyike ismeretlen értékii valoszinliségi valtozo) fiiggenek.
Joval konnyebb dolgunk lenne, ha azt is mérni tudnank, hogy az y; betitésszamok koziil melyik
melyik voxelbdl szarmazik. Bontsuk fel a mért y; értékeket, és jeloljik Sim-ként az |.
detektorpixelbe az m. voxelbdl érkezd fotonok szamat és inkabb ezekre tegylink maximum-

likelihood becslést (ekkor az egyenletbdl az m-re valdo szummazas eltiinik)!

— ;.. )Sim-e~Xmajm
P(sim|X) = Cmiml 2 (6.1.6)
Az igy kapott valdszinliségsiiriiség-fliggvény mar csak egy valdszinliségi valtozot (Xm)
tartalmaz ismeretlen paraméterként. Az sim valtozokat szintén egymastol fliggetleneknek
tekinthetjiik, igy a rendszert leirdé P(S|X) valosziniiségsiiriség-fiiggvény is szorzat alakban 4ll

el6:
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(Ximam)*im-e7Xm 2im

Sim!

PSIX) = ITi[Tm (6.1.7)

(Kihasznaltuk, hogy E(siyn) = aim * Xm.)

Az igy kapott egyszeriibb P(S|X) valdszintiségstiriiség-fiiggvényre tehetiink maximum-

likelihood becslést az sszetettebb P(Y|X) helyett, az alabbi gondolatmenetet ko vetve:

Az In(P(Y|X)) valosziniiségsiiriiség-fiiggvényt felirhatjuk az S véltozok segitségével, itt S;, az
S valoszintiségi valtozok egy lehetséges megvaldsulasat jelenti. A képletet bovithetjiik egy
Q(S,) taggal. Amennyiben Q(S,) az S, 4llapot megvaldsulasanak valdsziniiségét jelenti, a

kifejezés felirhato varhato értékes formaban:

In(PETIR) = In By PCY, 50 = In % Q) - L0k [ (PESEK) 6.1.8
n(P(YIX)) = In 2 P(Y, SilX) = In 2 Q(Si) - =55~ = In ® (6.1.8)
A Jensen-egyenl6tlenség értelmében konkav f fiiggvény esetében (a tovabbiakban hasznalt

valoszinliségsiiriiség-fliggvények ilyenek)

f(E(X)) = E(f(X)). (6.1.9)

Ezért az eredeti ML becsléssel ekvivalens, ha az alabbi fiiggvényre tesziink maximum

likelihood becslést:

F(Q),X) = £ QS0 - In (%) (6.1.10)

A képletben ismeretlenek az X paramétervektor elemei, illetve a Q(S,) valdsziniiségértékek.
Hatarozzuk meg ezeket iterativan, azaz feltételezziink egy kezdeti X eloszlast, majd
ismételgessiik a kovetkez6 1épéseket (a t+1. iteracios 1épés soran az el6z0, t. iteracios 1épéshben

kapott értékeket jeldljiik Xt-vel, illetve Q(Sy)t-vel):
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1. Feltételezziik Xt aktivitaseloszlast ismertnek, végezziink maximum likelihood becslést a
g

Q(Sy)* valoszintiségértékek meghatarozasara!

Q(S,)t = argmax | Y Q(Sy) - In M . (6.1.11)
QG Q(Sk)

2. Ezutan feltételezziik Q(S))? valdszintiségértékeket ismertnek, majd végezziink maximum

likelihood becslést X kdvetkezd iteracios 1épésbeli értékének (X¢*1) meghatirozasara!

_ _ p(Y, Sy|Xtt?
X" = argmax | Y Q(Sx)* - In (+|t) (6.1.12)
Kt+1 Q1)

Az 1. 1épés eredményeként levezetheté (pl. [24]), hogy Q(Sk)¢ legvaldsziniibb értékét akkor
kapjuk, ha

Q(S* = P(SklXLY). (6.1.13)

Ezt az eredményt felhasznalhatjuk a 2. 1épésben:

ot e g (PESIREDY o oo (PESIREDY
F(QE) X! )—ZiQ(sk)t ln<W)_Zp(Sk|xt,Y) ln(W>_

= % (PGS Y) - In(P(Y, S [X¥41)) — P[RS V) - In(PGi X5 ) (6.1.14)

Az Xt*1-re tett maximum likelihood becslésben a negativ el6jellel szerepld tag nem jatszik
szerepet, illetve az elsd tag az In(P(Y,Si[X**')) fiiggvény varhaté értékét adja meg,
amennyiben az S, valoszintiségét P(Sy|X", Y)-ként hatirozzuk meg. Ezeket felhasznalva a
(6.1.12)-ben felirt maximum likelihood becsléssel ekvivalens, ha az alabbi maximum likelihood

becslést tesszik:
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X1 = argmax(E{In[P(Y, Sx|X**1)]}), amennyiben P(S,) = P(5¢|X5 Y). (6.1.15)
)_(t+1

Vagyis a fent bemutatott két 1épést atrendezhetjiik, a tovabbiakban ezt tekinthetjiik az ML-EM

crer

ML-EM algoritmus

Adjunk az X valtozoknak kezdeti (pozitiv, nem 0) értéket, majd az alabbi két 1épést ismételjiik:
1. Varhato érték képzés (expectation) 1épés

Hatarozzuk meg az E{In[P(Y, S |X**1)]} kifejezést, feltéve, hogy P(S,) = P(Si|X5, )!

2. Maximalizalas (maximization) lépés

Végezziink az 1. 1épésben meghatarozott fiiggvényre maximum-likelihood becslést X¢t1

paramétervektor elemei szerint!

Amennyiben az iteracid sordn pozitiv értéktartomanyban maradunk (ez teljesiil, ha X elemeinek
pozitiv kezdeti értékeket adunk), valamint a felirt valdszinliségstliriiség-fiiggvényiink konkav,
az ML-EM algoritmus konvergenciaja bizonyithato, az iteracios 1épések szamanak novelésével

ugyan nem biztos, hogy javitunk el6z6 becslésiinkon, de biztosan nem rontunk.
Hatarozzuk meg a két 1épést emisszios tomografia esetére! [10], [25]
1. Varhato érték képzés (,,expectation”) lépés

Feltételezhetjiik, hogy P(Sim|[Xm,Yi) binomialis eloszlast kovet (egy, az xm voxelben kibocsatott

foton allando valoészinliséggel jut el az i. detektorpixelbe), ezért
P(simly, X9 = (71 ) pim®im - (1 = pygn)¥i~5im (6.1.16)

Az E{In[P(Y, Sk |X")]} varhato érték meghatarozasaval ekvivalens, ha felirjuk az In[P(Y, Sk|X)]

valoszintiségsiiriség-fliggvényt, és siy, = E(sim|Xt, Y) behelyettesitéssel éliink.

A binomialis eloszlas varhatd értéke pin, - y;. Ismeretlen a pim paraméter, vagyis azt kell

meghataroznunk, hogy egy adott detektorpixelben mért beiités mekkora valdsziniiséggel
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szarmazik a képtér egyes voxeleibdl. Ezt becsiilhetjiik a feltételezett X* aktivitaseloszlas és az

t

A rendszermatrix alapjan. Egy, az i. detektorpixelben beiitést okozo foton pi, = ;‘:‘—X‘;‘t
valoszinliséggel szarmazik az m. voxelbdl.
fgy az alabbi kifejezést kapjuk:
= aixt
EGsin|XhY) = 22—y, (6.1.17)

Ym 3imXm

P(S, Y|X*"*1) meghatirozasa

Az sim valtozok varhato értékét paraméterezhetjiik a rendszermatrix elemeivel és a keresett

aktivitaseloszlas értékekkel, majd ezt behelyettesithetjiik a fenti egyenletbe:

E(Sim) = aim * X (6.1.18)

(varhatoan ennyi foton érkezik az m. voxelbdl az i. detektorpixelbe).

Mivel S elemeit az y; valosziniiségi valtozokhoz hasonldan egymastol fiiggetlen, Poisson

eloszlasu valoszinliségi valtozoknak tekinthetjlik, az alabbi feltételes valoszintiséghez jutunk:

t+1

. — E(Sjp)Sim- ~E(Sim) im X5 1)Sim-e~3im™Xm
PGS, VIR = [T [ 22— = [ [ e (6.1.19)
Logaritmikus formaban:
In(PS, YIX")) = i Xn(Sim - In@im * X5 1) — @i * Xt * — In(Sim!)) (6.1.20)

Helyettesitsik be a (6.1.17)-ben kapott eredményt a (6.1.20)-ba, igy megkapjuk a

maximalizdlando fliggvényt:

E{ln[P(S 71X} =
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Lyt
=3 Zm(—a‘mxm yi - In(ajy - x§1) — aj, x5 - ln(&iﬁﬁ'yi!)) (6.1.21)

2. Maximalizalas (,,Maximization” 1épés)

Ebben a 1épésben a (6.1.21)-re végziink hagyomanyos ML-becslést, vagyis a kifejezés egyes
x;tt paraméterek szerinti derivaltjat tessziik nullaval egyenlévé, azaz a képtér minden egyes k

voxelére

Ajm ° Xm Ajm Xm
In(aj, - x5 —ajy, xH —In| o0———— 0
axi.;,.l Z Z <Zm alm YI ( m m m <Zm alm Xm yl ))

(6.1.22)
A derivalast elvégezve:
oyt _

Zi (zm?:ji},o i aika;lft:l aik) =0 (6.1.23)

Némi egyenletrendezést kovetoen az egyes voxelértékekre iterativ képletet kapunk, amely csak
a rendszermatrix elemeit, a mért projekcios képeket €s az el6z6 1€pésben becsiilt voxelértéket

tartalmazza paraméterként:

Xt =5 Yia ) (6.1.24)

ik ° Zm (alm Xm)

Vagyis az ML-EM algoritmus alkalmazasa soran feltételeziink egy kezdeti aktivitaseloszlast,

majd (6.1.24) alapjan frissitjiikk minden iteracios 1épésben a voxelértékeket.
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6.2. OS-EM (Ordered Subset - Expectation Maximization) algoritmus [12]

Amennyiben az ML-EM algoritmust alkalmazva egy iteracios 1épés soran minden projekcios
képet felhasznalunk és igy frissitjilk a feltételezett aktivitaseloszlast, az algoritmus lassan
konvergal, SPECT alkalmazésok esetében koriilbeliil 100 iteracids 1€pés eredményez megfeleld
mindségl rekonstrudlt képet. A konvergenciat gyorsithatjuk, ha a projekcids képeket kisebb
részhalmazokra (subset) osztjuk, majd csak egy-egy részhalmazt felhasznalva szubiteracios

1épéseket végziink

Az OS-EM algoritmus alkalmazasa soran a részhalmazokat Gigy hatarozzuk meg, hogy a benniik
szerepld projekcios képekhez tartozo detektorszogek egyenletesen toltsék ki a detektorpélya
altal meghatarozott 360°-ot (vagy 180°-ot). Egy szubiteracios 1€pés soran csak az adott
részhalmazhoz tartoz6 projekcios képek alapjan frissitjik a képet. Egy iteracios 1épésnek
szamit, amikor az dsszes részhalmazon végigériink, a részhalmazokon is ugy haladunk végig,
hogy az egymas utan kovetkezOk egymassal a lehet6 legnagyobb szdget zarjak be. Ekkor
példaul 4 részhalmaz esetében mar 20 iteracios 1épés is elég jo képet eredményez, iddben pedig

nem tart sokkal tovabb egy iteracios 1épés, mint ML-EM becslés esetében.

A tovabbiakban nem fogok kiilon kitérni ra, de ahol az ML-EM algoritmust hasznalom,

alkalmazhato helyette az OS-EM algoritmus is.

\AA
)

6.2.1. abra — Projekcios képek rendezése (16 projekcids kép, 4 subset)



6. Képrekonstrukcid és korrekciok haromdimenzids esetben | 44

6.3. MAP-EM (Maximum A Priori — Expectation Maximization) algoritmus

Az ML-EM algoritmus problémaja, hogy mivel a projekcios képek zajosak, valds vizsgalatok
esetében nem a valdjaban keresett aktivitaseloszlashoz konvergal. Nehéz meghatarozni, hogy
a modszer hany iteracidos 1épés utdn adja a valosaghoz legkdzelebb all6 megoldast, ez
vizsgalatonként eltérhet (pl. jel-zaj viszonytdl fliggden). A 6.3.1. abran egy ML-EM
algoritmussal rekonstrualt kép eredeti képtdl valo eltérésének mértéke lathatdo az iteracids
1épések szamanak fiiggvényében (L2-normat — lasd kés6bb — hasznalva az eltérés mértékeként),

lathatd, hogy kortilbeliil a 80. iteracios 1épésig csokken az eltérés, majd ndvekedni kezd:

0.04 T T T T T T T

0.035

0.03

0.025

0.02

eltérés
(L2-norma)

0.015

0.01

0.005 L 1 . . L L L
40 60 80 100 120 140 160 180 200

iteracios lépések szama
6.3.1. dbra— ML-EM és MAP-EM algoritmus konvergencidja (sajat rekonstrukcio)

Javithatunk a rekonstrukcié hatékonysagan (6.3.1. abra, MAP-EM algoritmus
konvergenciagorbéje), ha modelliinket prior informacioval bévitjiik: a keresett képiink ugyan
ismeretlen, de tehetiink rola eldrejelzéseket, pl. pontszerien kiugrd aktivitasértékek nem
valoszintiek, CT kép alapjan az élek helyzetére tehetiink feltételezéseket (a funkcionalis és
strukturalis képek kozott sok esetben Gsszhang van), szivvizsgalatok esetében a szivfal két
szomszédos pontja kdzel azonos iranyba mozog. Ezek alapjan azt probalhatjuk megbecsiilni,
hogy mennyire redlisak az egyes iteracids lépések utdn kialakult aktivitasértékek. Ezt
felhasznalva olyan X aktivitaseloszlast kereshetiink, amely nem csak nagy valdsziniiséggel
eredményezte az Y projekcios képeket, hanem annak a P(X) valdsziniisége is nagy, hogy ez egy

valosagban eléfordulod aktivitaseloszlas.
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A MAP-EM algoritmus [13] hasonlit az ML-EM algoritmushoz, de itt a P(X,Y) egyiittes

striiségfiiggvényre végziink maximumkeresést.

A Bayes-tétel alapjan P(X,Y) = P(Y|X) - P(X), valamint maximum likelihood becslés esetében
ezzel egyenértékii, ha a kifejezés logaritmusaval szamolunk, igy a MAP-EM mddszer esetében

az alabbi problémat oldjuk meg:

argmax(In(P(Y|X)) + InP(X)) (6.3.1)
X

Az ln(P(\_(li)) tagra alkalmazzuk az ML-EM algoritmusnal ismertetett varhato érték képzést
(6.1.19) szerint! (Amennyiben az OS-EM moédszert hasznaljuk, az algoritmust MOS-EM néven

szoktak emlegetni.)

Sziikséges még a P(X) valoszinliségsiiriiség-fliiggvény meghatarozasa. Képfeldolgozas soran
gyakran alkalmazott modell, hogy a képre olyan val6sziniiségi valtozok halmazaként tekintiink,
amelyek koziil az egymassal szomszédosak értéke kozott kapcsolat all fenn. Esetlinkben: egy
voxel aktivitasértékére a sziik kornyezetében levé voxelek értéke hatassal van, viszont a
tavolabb esd voxelek értéke nincs, igy a kép lokalis tulajdonsdgai alapjan hatarozhatjuk meg
egy-egy voxelértek valdsziniiségét. Az ilyen valdsziniiségi eloszlast Markov-mezdnek

nevezzik.

A Hammersley-Clifford tétel alapjan egy Markov-mez6 valtozodinak valdsziniiségstriség-

fliggvénye
P(X) = ﬁe-ﬁ"’@ (6.3.2)

alakia. Az ilyen valdszinlségsiiriség-fiiggvénnyel leirt valdszintiségi eloszlast Gibbs-

eloszlasnak (vagy Boltzmann-eloszlasnak) nevezziik.

A Z(p) tag normalas miatt sziikséges (igy a valosziniiségslirliség-fliggvény integralja az 6sszes
lehetséges allapotra 1-et ad). Mivel ez egy konstans érték (pontos értékét nem ismerjiik), a

maximum likelihood becslésnél nincs jelentésége, a tovabbiakban elhagyhatjuk.
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Helyettesitsiik be P(Y|X) és P(X) valdsziniiségsiiriiség-fiiggvényeket (6.3.1)-be, eldbbit
(6.1.21), utobbit (6.3.2) alapjan! A probléma megoldasa MAP-EM modszerrel annyiban
valtozik az ML-EM algoritmushoz képest, hogy a maximalizalas 1épést a (6.1.19) kifejezés

helyett az alabbi valoszinliségstriség-fliggvényre végezziik el:

E(n(PGIXH1)[Y, XD} + In(PXt1))

t

ajy * X dim " X —
ZZ( e Vi nQ@im XE) — apm X —In (""—“’t-yiD)—B-th“)

Zm(alm Zm Aim " Xm
(6.3.3)

Ha elvégezziik a maximum likelihood becslést, majd atrendezziik az igy kapott egyenletet, az

alabbi kifejezést kapjuk, eszerint fogjuk frissiteni az iteracios 1épésekben az egyes voxelek

értékét:
t+1 Xk AjkYi

Xp T = : 6.3.4
k Yia—P- avog:ll) i Ym@imXm) ( )

o . . a1 PONRT V(X
Lathato, hogy az ML-EM algoritmushoz képest az iteracids képlet a nevezébeli —3 - %
k

taggal boviilt.

Ha a derivalast a (6.3.4)-ben a V(X**1) tagra elvégeznénk, kezelhetetlen képletet kapnank
(hiszen V(X**1) szintén tobb ismeretlen voxelértéket tartalmaz valtozoként). Egy gyakorlatban
jol mikodo kozelités, hogy ezt a tagot OSL (one-step-late) modszerrel hatarozzuk meg [13],
vagyis az el6z0 iteraciods 1épésben kapott értékeket helyettesitjiik be a tagfiiggvény derivaltjaba,
igy az iteracios képlet meghatarozasakor ezt a tagot is konstansként kezelhetjiik. gy a végleges

formula, amely alapjan az iteraciot végezziik, az alabbi:

t+1 _ Xk AikYi
(B = 3 6.3.5
2 Yiaik—B a‘;lx(:) Zl Ym(@imXm) ( )

xt
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A rekonstrukcié ugyanazon a modon torténik, mint az ML-EM algoritmus esetében:
feltételeziink egy kezdeti (nem 0) aktivitaseloszlast a rekonstrualni kivant képtérre, majd az

egyes voxelek aktivitasértékeit (6.3.5) szerint finomitjuk.

Egyelore ismeretlenek a rendszermatrix aim elemei, illetve a képiink voxelértékeinek

V)

valosziniiségét meghatarozé P(X) valosziniiségstiriiség-fiiggvény, amely a —3 ™
k

tagot
Xt
adja.
A képletbdl latszik, hogy a rekonstrukcionak két kritikus pontja van:

1. A leképezd rendszeriink tulajdonsagait jol kell modellezniink, hiszen ez hatarozza meg a

rendszermatrix aim elemeit.

2. J6 modellt kell talalnunk az aktivitaseloszlast leird prior valdszintiségeloszlasra is — vagyis a

B - V(X) tagot kellene iigyesen megvalasztanunk.

6.4 A rendszermatrix elemeinek meghatarozasa, visszavetito fiiggvény

Ertelmezziik a (6.3.5) képletet!

Definiéljuk az alabbi mdédon az eldrevetités, illetve visszavetités miiveleteket:

Elorevetités: y; = X (Qim * Xm) (6.4.1)
Visszavetités: x;, = 2i(@im * Vi) (6.4.2)
A (6.3.5) egyenletet felirhatjuk ezek segitségével:

Aik'Yi

) kifejezés a projekcios

A Y n(aim - x5,) tag a becsiilt kép elbrevetitését jelenti, az Y; >

kép és az elOrevetitett becsiilt kép pixelenkénti hanyadosanak visszavetitését. A Y; a;; tagot

megkapjuk, ha csupa 1-eseket tartalmazo projekcios képeket vetitlink vissza.

Azaz az iteraciot végezhetjiik Ugy is, hogy meghatarozzuk az aim matrixelemeket és ezeket
helyettesitjiik a (6.3.5)-be, vagy ezzel ekvivalens, ha irunk egy eldrevetitést (jelolése a
tovabbiakban: FP) és visszavetitést megvaldsitd fliggvényt (a tovabbiakban: BP), és ezeket
hasznaljuk (ekkor nem kell kiszdmolnunk a matrixelemek konkrét értékeit). Programkddomban

az utobbi szerepel, ebben a forméban az iteracios képlet igy néz ki:
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¢ _
t+1 Xy Y
X = = " BP —_— 6.4.3

B » (FP(Xt))k (6.43)

Itt ¥; a csupa 1-et tartalmazo projekcios képeket jelenti.

Az elorevetitd fliggvényt mar bemutattam az 5.4. fejezetben, a képrekonstrukcid soran is

ugyanezt hasznaltam.

Az elérevetité fliggvényb6l meghatarozhatoak az aim matrixelemek: ha az m. voxelben 1,
egyébként csupa 0 képet vetitjiik elore, az i. detektorpixelben mért érték adja az aim

matrixelemet, kissé ,,matematikusabb” megfogalmazassal élve:

Legyen az m. voxel kdzéppontja a pm pont, o a mintavételezés 1épéskdze, n pedig a detektor
sikjanak normalvektora, d a detektorsik és az m. voxel tavolsaga, t az i. detektorpixel
kozéppontjanak és az m. voxelhez tartozo valaszegyenes és a detektorsik metszéspontjdnak

tavolsaga! A(p)-vel jeloljiik a p pontbeli csillapitastérkép értéket. Ekkor

t

2

. 2%, (6.4.3)

Aim = 1- e_ZkA(pm+k'E'8)'6 . ;

2
ZT[O'd

Definialjuk a visszavetitd fliggvényt az eldbb felirt matrixelemeket felhasznalva!

Xm = Xi@im " Vi = X e~ LkA(Pm+kn-8)8 1

2
2mog

e 2%y (6.4.4)

Ez kicsit szemléletesebben megfogalmazva azt jelenti, hogy amennyiben egy projekcios képet

szeretnénk visszavetiteni, az alabbi 1épéseket kellene elvégezniink:

Hatarozzuk meg a projekcidos képhez tartozd detektorpoziciohoz a detektorpixelek
kozéppontjait megado pontokat, ezeket toljuk el egy 1épéskoznyi tdvolsaggal a detektor sikjara
merdleges iranyban! Adjunk az eredeti projekcids képhez az eltolt és az eredeti detektorsik
tavolsaganak megfeleld paraméterii gaussos elmosast, majd szorozzuk meg az igy kapott
pixelértékeket a megfeleld valaszegyenesek mentén, az eredeti és az eltolt detektorpixel kozotti

Giton szamolhat e~ ZkAPm+kD8)8 a00a] amely a sugarzas csillapodasat irja le. Az igy kapott
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eltolt pontbeli értéket osszuk szét a ponthoz legkdzelebb esé voxelek kozott, a pont és ezen
voxelek kézéppontjanak tavolsagaval forditott aranyban (interpolacio inverze)! Ismételjiik ezt

addig, amig az egész rekonstrualni kivant képtéren at nem toltuk a detektort!

A visszavetito fliggvényt az eldrevetitéshez hasonloan szintén megirhatjuk grafikus kartyara is
a program gyorsitasa céljabol. Ekkor a projekcios képek, a csillapitastérkép és a detektor
elmosasat jellemz6 psfa, psfy €s ointrinsic paraméterek adottak, olyan kernelt irunk, amely a képtér
tobb detektorpixel is jarulékot ad. Amennyiben az egyes detektorpixelekhez rendeliink egy-egy
szalat, el6fordulhat, hogy a parhuzamosan futd szalak ugyanazt a memoriateriiletet
(voxelértéket) egyszerre modositjak, emiatt adatot veszthetiink. Ezért inkabb a képtér
voxeleihez rendeltem valaszegyeneseket (ez kis eltérés az eldrevetitd fiiggvényhez képest),

azaz az aldbbi lépéseket végeztem:

A szadmolt voxel kozéppontjabol, a detektorsikra merdleges egyenes mentén mintavételezziik a
teret adott 1épéskozonként, illetve az adott mintavételi pont (304 méretii, o4 értékét (5.4.2)-bol
szamolhatjuk) kornyezetében. Ezeket az értékeket stilyozzuk (5.4.1) szerint, majd az igy kapott

értéket szorozzuk a sugarzas csillapodasanak megfelel$ e~ ZkAPm+kn8):3 taq0a]

Diplomamunkdm soran inkdabb a CPU-s verzidt hasznaltam, grafikus kartyan probaként

futtattam néhany rekonstrukciot.

A visszavetitd fliggvényemet a sajat elérevetitd fiiggvényem alapjan irtam (ugyanazokat a
leképezés soran szerepet jatszo fizikai hatasokat vettem figyelembe, illetve hanyagoltam el —
kérdéses, hogy mennyire jogosan és pontosan). Diplomamunkdmban a sajat eldrevetitd
fliggvényemmel készitett projekcids képeken teszteltem a rekonstrukciot (azaz feltételeztem,
hogy a leképezd rendszer fizikajat helyesen modelleztiik), mivel az iddbeli korrekciok

hatdsanak vizsgalata, ¢s nem a modell helyességének ellendrzése volt a 6 cél.
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6.5 A prior eloszlas becslése, TV (total variation)-norma

A rekonstrukcido minéségét meghatarozza, hogy hogyan valasztjuk meg a (6.3.5) iteracios

V()
axk

tnevezc’ije’:ben szerepld B-% tagot. Ezt az egyes k voxelértékek
X k

képlet Zi dik —
valosziniiségét meghatarozé P(x,) = e™PV &) tagok adjak.

Zart rendszer részecskéinek allapotat meghatarozo valoszintiségsiirliség-fliiggvény esetében

s

ezzel analog a képrol allitott modell [14]. A szomszédos részecskék kozott parkolesonhatasok
jonnek 1étre, ezek az egyes részecskék energidjahoz jarulékot adnak, egymastdl tavol levd
részecskék esetében a kolcsonhatas elhanyagolhatd. A parkolesonhatasok jarulékat egy-egy k
részecske energiaallapotahoz a V(Xi) energiafiiggvény Osszesiti. Azt, hogy a

parkolcsonhatasok mennyire érvényesiilnek (pl. a rendszerben esetlegesen fellépd tobbi

hatashoz képest), az é tag — vagyis a hdmérséklet — szabja meg.

A rekonstrualt képrdl hasonldéan gondolkodhatunk: a szomszédos voxelértekek osszefliggenek,
minél kozelebb talalhatok egymashoz, annal erésebben. A 8 paraméter (ez az ﬁ tagnak felel

meg) esetiinkben azt hatdrozza meg, hogy a rekonstrualt képet mennyire hatdrozzak meg a
voxelek kozott feltételezett Osszefliggések (azaz a kép feltételezett lokalis tulajdonsagai) a
projekcios képekhez (ez felel meg a részecskékre hatd kiilsé er6knek) képest. A [ paraméter
szabadon valaszthato, amennyiben 0, az ML-EM algoritmust kapjuk vissza. Fontos, hogy olyan
B értéket valasszunk, amely mellett elsdsorban a projekcios képek hatarozzak meg az iteracios
képletet (a mért értékek biztosabb kiindulopontot jelentenek, mint a képrdl allitott
feltételezéseink), optimalis értéke vizsgalatonként eltérhet. Egy masik szempont, hogy ha g tal
nagy, az iteracios képlet nevezdje negativva valhat, emiatt az iteracios 1épés eredményeként
negativ voxelértéket kaphatunk. Ez nem szerencsés, mivel az ML-EM és MAP-EM
algoritmusok konvergenciajanak feltétele, hogy az iteracid soran végig a pozitiv tartomanyban
maradjunk. Az OSL kiértékelés S értékére korlatozassal jar (hiszen az iteracidos képlet
nevezdjében emiatt egy pozitiv szamot vonunk le, ez [15] szerint példaul az alacsony
statisztikaju szivvizsgalatok esetében problémat jelenthet), a [15] és [16] cikkekben az OSL
Kiértékelés modositasat javasoljak. (Diplomamunkam soran ezt nem prébaltam ki, a
rekonstrukcié soran olyan statisztikaji projekcios képeket, biintetéfiiggvényt és S értékeket

hasznaltam, amelyek mellett nem jelentek meg negativ értékek.)
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A B paraméter optimalis értékének megvalasztisa mellett egy alkalmas V(X) energiafiiggvényt
kellene még talalnunk, amely alacsony értéket ad, amennyiben egy adott voxelérték a képrol
allitott eldfeltételeinknek megfelel (ekkor P(xy) = e BVK) értéke nagy lesz), illetve magas

értéket ad, ha a voxel tulzottan eltér kornyezetétdl. Ezt a 1€pést regularizacionak nevezziik.

Az egyik legegyszeriibb feltevés, hogy a képre, mint éles hatarokkal elvalasztott elmosodottabb
tertiletekre tekintiink. A szomszédos voxelek értéke az elmosddott (SPECT képalkotas esetében
hasonlé miikodésii) teriileteken nem kiilonbozik nagyon, az egymassal szomszédos tertiletek
(pl. elhalt és egészséges szivizom) aktivitasértéke kozott elég nagy eltérés lehet. A képen
pontszeriien kiugro értékek nem valoszintiek. Ezért alkalmas lehet egy olyan energiafiiggvény,

amely pontszertien kiugré értékek esetében magas, egyébként alacsony értéket ad.

A V(xy) energiafiiggvény az U(xy, Xs) parpotencialok stlyozott 6sszegeként all el6:

V(Xk) = ZSES wg - U(Xy, Xs) (6-5-1)

Itt ws sulyfaktor: térben minél kdzelebb van egymashoz két voxel, értékiik annal szorosabban
fligg Ossze. Sulyfaktorként hasznalhatjuk a voxelek kozéppontjai kozti euklideszi tdvolsag
reciprokat. S a k. voxel kornyezetét jelenti, vagyis azokat a voxeleket, amelyek értéke Xk-ra

hatassal van.

U(Xk,Xs) meghatarozasa esetében kiindulhatunk abbol, hogy mekkora a szomszédos
voxelértékek kiilonbsége, jeloljiik ezt r-rel, ennek fliggvényeként irjunk fel parpotencialokat.
Két voxelértek kozott kis (egy tartomanyon beliil taldlhatdé pontok) és nagy (tartomanyok
hataran levd pontok) eltérések valoszinliek, kozepes eltérések jo eséllyel zajbol szdrmaznak.
U(r)-nek a zajra jellemz6 r értékek esetében kellene felvennie maximalis értékét. Emellett U(r)-
nek néhany altalanosabb feltételnek kell eleget tennie: pl. parosnak kell lennie, illetve a
P(X,Y) = P(Y[X) - P(X) valosziniiségstirtiség-fiiggvénynek, amelyre maximum likelihood
becslést végziink, konkavnak kell maradnia (ekkor lesz a rekonstrukcios problémanak globélis
megoldasa). Példaul a [17] cikk ilyen biintetéfiiggvényekre is hoz példakat. Problémat jelent,
hogy a biintet6fiiggvény alakjanak, maximumanak, a csucs kiszélesedésének optimalis értéke
vizsgalatonként valtoz6. Valaszthatunk olyan U(r) fliggvényt, amelynek alakja széles hatarok
kozott mozog (igy sok vizsgalatra jol illeszthetd) [18], azonban itt az jelenthet problémat, hogy

tobb szabadon valaszthatd paraméteriink van, amelyek optimalis megvalasztasa koriilményes.
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Egy masik, jol hasznélhatd lehetdség, hogy nem a voxelértékek kiillonbsége, hanem az adott
pontbeli, kiilonboz6 iranyu gradiensek alapjan hatarozzuk meg az U(Xk,Xs) parpotencialokat. A
[17], illetve [19] cikkekben bemutatott TV-norma (total variation norm) ezt irja le. Elénye,

hogy itt nincsenek plusz paraméterek, amelyeket optimalizalni kellene.
TV-norma

Szamitsuk ki a képtér pontjaiban tobb irdnyba a gradienst, majd adjuk 0Ossze ezeket!
Pontszeriien kiemelkedd aktivitasértékek esetében a gradiens minden iranyban nagy, ezért az
Osszeg nagyobb, mint élek voxelei esetében (itt csak néhany irdnyban nagyok az

aktivitaskiilonbségek).

Ebben az esetben két voxel kdzott a kdvetkezd parpotencialt definialhatjuk

U(xp, Xg) = —>—k (6.5.2)

d(xs,XK)

Ezeket 0sszegezziik az egyes xk voxelekre:

TV(x10) = / Zses(U(x1 X5)?) (6.5.3)

Itt d(xs, xi) Az Xs és Xk voxelek kozéppontjanak euklideszi tavolsagat jelenti, amennyiben az

oldalak hosszat 1-nek vesszik:

(i j 10 Xitdijrdjkedr) =/ (dD2 + (dj)? + (dk)? (6.5.4)

S a k. voxel azon kornyezetét jelenti, amelybe tartoz6 voxelek alapjan a k. voxelhez gradienst

szamolunk.

A V(X) energiafiiggvény (amelyet az egész képre irunk fel) a TV(Xk) fiiggvényekbdl all elo:
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v (X)
axk

A k. voxelre (xk) felirt iteraciés képletben szerepld tagot kell ezek alapjan

meghataroznunk. V(X) energiafiiggvénybdl a derivalas utan a K. és annak S szomszédsagaba
tartozo Xs Voxelekre (ezek szomszédsaga legyen T) felirt TV(xk) és TV(Xs) tagok maradnak meg,
seS, keT.

SES SES SES 4] teT

ov 9]
a)g:) _ a_Xk<TV(Xk) + z TV(XS)> \/Z(U(Xk’ x)2) + z \/Z(U(XS’Xt) )| =

| B 2 R )
(

= 1 1 . (xgk—Xs)
= . ZSES (dz (X Xk)) ZSES s > dZ(XS,Xk) | (656)
ZseS<(d(xs xk)> ) ZtET<(d(Xt,XS)) > /

Vagyis a (6.5.3) definiciot felhasznalva

aV(X) — Xk —Xs Xs—Xk
ZSES (TV(XS)'dZ(XsJXk)) TV(Xk) ZSES (dz(x Xk)) (657)

A TV-normat tartalmazo tagot kiértékelhetjiik Gigy, hogy valasztunk egy f paramétert (értéke

tetsz6leges, optimalizalas sziikséges), minden iteracios lépés utan meghatarozzuk TV(Xk)

r sl X Lt . . . P . oV(X - s

értékét a képtér minden k voxelére, majd ezekbdl meghatarozzuk a 3 - % tagot, szintén
k

minden egyes voxelre. Ezt helyettesitjiik be a (6.3.5) iteracios képletbe.

6.6 A haromdimenzios rekonstrukcié megvalodsitasa

A 6.1-6.5. fejezetekben azt mutattam be, hogy hogyan lehet MAP-EM (vagy MOS-EM)

algoritmussal képrekonstrukciot felépiteni, idobeli korrekciok nélkiil. Diplomamunkam soran
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elészor ezt programoztam le, minden egyes iddszeletet kiilon rekonstrualtam. Az igy kapott

rekonstrualt kép szolgalt referenciaul az idobeli korrekciok tesztelése soran.

Az el6z6 fejezetekben a rekonstrukeid elméleti alapjait probaltam levezetni, ezek programozas
szintjén végiil tulajdonképpen két, viszonylag egyszerii képlet alkalmazasara vezetnek: a (6.3.5)
iteracios képletre és a kép feltételezett tulajdonsagait magaban foglald (6.5.7) képletre lesz

sziikséglink.
Foglaljuk 6ssze roviden, milyen lépéseket végziink a haromdimenzids rekonstrukcid soran!
Az alabbi adatok allnak rendelkezésiinkre:

1. Y projekcids képek (ezeket mértiik, illetve szimuldcioval kaptuk) és az, hogy ezek milyen

detektorpozicio mellett késziiltek. Altaldban 64 db 64x64 pixelbdl a1l képet hasznaltam.
2. Projekcios képek felvételekor hasznalt detektor paraméterei:

a) psfa, psfo, gintrinsic paraméterek, amelyek azt adjak meg, hogy mennyire elmosodottak a
felvett képek: (lasd 5.4. fejezet), ezek kalibracioval meghatarozhatoak.

b) projekcids képek szama

c) detektor kezdeti pozicidja

d) detektor altal bejart szogtartomany

3. Csillapitastérkép, amely megadja, hogy a képtér egyes voxeleiben mekkora a csillapitasi
egyiitthatd, a vizsgalt személy/fantom strukturalis felépitése alapjan. Ez valds vizsgélatok

alapjan pl. CT keép alapjan szamolhatd, matematikai fantom esetében generalhato.

4. Kezdeti becsiilt kép, amelybé] kiindulhatunk az iterativ rekonstrukcié soran. En csupa 1-€s

értékeket tartalmazo képet hasznaltam.

5. Rekonstrukcié beallitasai: milyen rekonstrukcios algoritmust €s korrekciokat szeretnénk

hasznalni:

a) csillapitaskorrekcio alkalmazasa

b) detektorfelbontas tavolsagfiiggésének kompenzalasa

c) TV-norma f paramétere, amely megadja, hogy mennyire vegyiik figyelembe a képrol
tett elofeltételezésiinket: a kép elmosddott teriiletekbdl all, amelyeket élek valasztanak

el egymastol, pontszeriien kiugré értékek nem valdsziniiek.
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d) iteracios lépések szama

e) amennyiben OS-EM algoritmust hasznalunk, a subsetek szima

6. A 6.4. fejezetben megmutattam, hogy amennyiben definidlunk egy eldrevetitd (FP) és

visszavetitd (BP) operatort, az iteracios képletet ezekkel is felirhatjuk:

t+1 _ Xk . Y
Mo T BP(Y,)k—B "WX) BP (Fp(xt))k (6.6.1)

xt

Az iteracios képlet szamitasahoz az alabbi fébb fiiggvényeket irtam meg:

1. Eldrevetité fliggvény, amellyel egy hdromdimenzids képrdl adott szamu (kétdimenzios)
vetiileti képet tudunk késziteni, a detektor paramétereli, illetve a csillapitastérkép alapjan (5.4.

fejezet).

2. Visszavetitd fliggvény, amely adott vetiileti képeket vetit vissza a haromdimenzids képtérbe,
szintén a detektorparaméterek ¢€s a csillapitastérkép alapjan (6.4. fejezet).

vV(X)

3. TV-normat szamolo fiiggvény, amely egy adott 3D kép minden voxeléhez klszaml‘ga "
Xk

értékét az alabbi képlet alapjan, a kornyez6 voxelek értékeit felhasznalva, ennek mikéntjét a 6.5

fejezetben mutattam be:

aV(X) — Xk —Xs Xs—Xk
ZSES (TV(XS)'dZ(XsJXk)) TV(Xk) ZSES (dz(x Xk)) (662)

Az alabbi lépéseket végezziik a rekonstrukcio soran:
Adott egy becslésiink a rekonstrualt képre. Erre alkalmazzuk a TV-normat szamolo fliggvényt.

A kovetkezd becsiilt képet ugy kapjuk meg, hogy alkalmazzuk a 6.4.1. iteracios képletet, és
( )

Xt

ebbe behelyettesitjiik a kapott tagot.

Ezt minden iddszeletre elvégezziik, majd annyiszor megismételjiik, ahany iteracids 1épést

végezni szeretnénk.
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7. Idobeli korrekciok

7.1 Lehetoségek

A 6. fejezetben bemutatott rekonstrukcios algoritmust bdvithetjiik olyan korrekcidkkal,
amelyek figyelembe veszik azt, hogy az kiilonb6z6 idészeletek voxelértékei nem fiiggetlenck
egymastol. Irodalomkutatas sordn rengeteg cikkel taldlkoztam, amelyek szivizom SPECT
vizsgalatok rekonstrukciojaval foglalkoztak, ezek elég sokféle modszert irtak le, néhany példa,

amelyek szamomra érdekesnek tlintek:

Tobb esetben a bintetéfiiggvényt id6 dimenziora is Kkiterjesztették, gyakran prior
informacioként a sziv mozgasat becsiilték, pl. [20]. A [21] cikkben a szivciklus periodikus
mivoltat kihasznalva Fourier-térbeli szliréssel probaltak a rekonstrukcié mindségén javitani. A
[22] cikkben olyan transzformaciot alkalmaztak, amely a projekcios képeket egymastol idében
figgetlen részekre bontja, az igy kapott projekcidos képeket a mar bemutatott iterativ
algoritmussal rekonstrualtak, majd az igy kapott képekre inverz-transzformaciot alkalmaztak.
A [23] cikkben Fourier-komponensekre bontottak fel a képeket, és hasonloképp jartak el, mint
[22] esetében.

Két modszert valasztottam ki és épitettem be a programkodba:

1. Az egyik legkézenfekvdobb megoldasnak az tlint, hogy az el6z6 fejezetben bemutatott TV-
normat terjessziik ki 1d6 dimenzidra is, hiszen azt varjuk, hogy a voxelek értéke idodben inkabb
folyamatosan, mint ugrasszertien valtozik (olyan SPECT rekonstrukciorol, amely id6beli

regularizacioként is a TV-normat hasznalja, nem talaltam cikket).

2. A [21] cikkben az iteracios lépések kozott végzett Fourier-térbeli szliréssel probaltak javitani

a rekonstrualt képen, ez szintén kdnnyen beépithetd a rekonstrukcios algoritmusba.

7.2 Biintetofiiggvény Kkiterjesztése idé dimenziora

A prior eloszlds becslése soran az egymassal szomszédos iddszeletek voxelei kozott is
Osszefiiggéseket feltételezhetiink. A 6.5. fejezetben bemutatott TV-normat konnyen
kiterjeszthetjiik id0 dimenzidra is, annyi valtoztatasra van sziikség, hogy egy voxel

szomszédsagahoz hozzavesszik a szomszédos iddszeletek megfeleld voxeleit is. Arra
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szamithatunk, hogy a rekonstrudlt kép idében mashogy viselkedik, mint térben, két azonos
1d6szeletben taldlhato voxel kozott nem ugyanolyan erds az 0sszefiiggés, mint két kiilonb6zo
id6szelethez tartozo voxel kozott. Ezt tgy vettem figyelembe, hogy a t. iddszelet K. és a t+1.
iddszelet k. voxelének tavolsaga nem 1, hanem egy szabadon megvalaszthato értékii paraméter,

ezt jeloljiik a tovabbiakban 6-val.

A 6.3. fejezetben leirtakhoz képest annyival modosul a TV-norma szamitasa, hogy két voxel

tavolsagat az alabbi modon szamitjuk:

d(Xgijk Xerdeivdijrdikrdk) = v (8- dD? + (dD)? + (dj)? + (dk)2. (7.2.1)

V(X)

Az iteracids képletben szerepld f3 - aax tagot ugyantugy szamolhatjuk, mint az id6beli
k

korrekciot nem tartalmazo esetben (6.3.3).

[ paraméter tovébbra is azt adja meg, hogy a rekonstrukciot mennyiben hatarozza meg a prior
informécio, és mennyiben a mért projekcios képek, o pedig azt, hogy az iddbeli
szomszédossadgot hanyszor erdsebben/gyengébben vegyiik figyelembe, mint a térbeli
szomszédossagot. (Minél nagyobb o értéke, anndl kevésbé fiiggenek Ossze a kiilonbozo

1ddszeletekben talalhato voxelek.)

P €s o0 értéke szabadon valaszthato pozitiv szamok, optimalis értékiik vizsgalatonként eltérhet,
fiigg az iddszeletek szamatol, jel/zaj viszonytol stb., diplomamunkam soran olyan f és o

értékeket probaltam taldlni, amelyek mellett a képmindség javul.

7.3 Sziirés Fourier-térben

A [21] cikkben azt hasznaltak ki, hogy a sziv mozgasa periodikus. A becsiilt kép voxelértékeit
id6 szerint Fourier-sorba fejtették, a magasabb rendi egyiitthatokat nullaztak, mivel ezeket
nagy részben zaj adja. Ezutan inverz Fourier-transzformaciot alkalmaztak, igy a becsiilt képre
tulajdonképpen 1d6 dimenzidbeli zajszlirést alkalmaztak. A Fourier-térbeli zajsziirést
tobbféleképpen végezték: az iteracios lépések megkezdése elott, csak az utolso iteracids 1€pés
utdn, illetve minden iteracids 1€pés utan. 8 iddszelettel dolgoztak, a legjobb mindségii képet

akkor kaptdk, amikor a Fourier-térbeli szlirést minden iteracidés 1épés utan alkalmaztak.
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Diplomamunkam soran azt vizsgaltam, hogy mennyiben valtozik a rekonstruélt kép mindsége

a Fourier-térbeli szlirés soran kinullazott komponensek szamatol fliggben.

Bemend paraméterek:
*  iteracios lépések szama
© B
* részhalmazok szama OS-EM
algoritmus esetében
L)
* megmarado6 Fourier-

komponensek szama

Detektor paraméterei

Csillapitastérkép

y ' '

Feltételezett kép

TV-norma
(csak térben vagy 1d6 szerint is)

V&) _ z (Tv(x:;k' ;;Ecs, Xk))

0x
k S€eS

Xs — Xk

B TV:Xk) . ; (d2 (X5, Xg)

)

Sziirés Fourier-térben (opcionalis)

Iteracios 1épés

t
t+1 _ Xk

Y
Xe = V(X) 'BP(FP(Xt)

BP(Y)k — B* s

xt

),

Elértiik a maximalis
iteracios 1épés
szamot?

7.3.1. abra — Képrekonstrukci6 idébeli korrekcidkkal
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8. Rekonstrukcio és korrekciok Kiértékelése

8.1. Kiértékelés menete, mérészamok

A rekonstrualt képek szamszeri kiértékeléséhez két mérdszamot definialtam:

1. L2 normat hasznaltam, amely azt méri, hogy 0sszességében mennyire térnek el a kapott kép
voxelértékei az eredeti kép voxelértékeitél, minél kisebb ez az érték, a rekonstrualt kép

(Xrekonstrualt) @nal jobban kozeliti az eredetit (Xeredeti):

2
ZM Xeredeti,m_Xrekonstruz’\lt,m
m=0 norm

Lz(Xeredeti: Xrekonstrua’lt) = (8-1-1)

ZM XZ )
m=0 “eredeti,m

_ 21‘1\1/’[1=0 Xrekonstrué]t,m
norm = (8.1.2)

M
2m=0 Xeredeti,m

2. Fontos, hogy a szivfal vastagsagat helyesen adja vissza a kép (hiszen a valos vizsgalatok
soran az orvos szamara ez fontos informaciot hordoz), igy ezt is meghataroztam mind az eredeti,
mind a rekonstrualt képen. Ezt félértékszélesség alapjan allapitottam meg: egy, a szivfantom
hossztengelyére merdleges irany mentén megkerestem a maximalis voxelértéket, majd azokat
a voxeleket szamitottam a szivfalhoz tartozonak, amelyek értéke ennek a felénél nagyobb volt.
Ezek koziil a két sz¢€ls6 tavolsaga adja a szivfal vastagsagat, a tovabbiakban ennek jelolése WT

(wall thickness) lesz.

A rekonstrukcios programkod egyes részletei nincsenek optimalizélva, ezenkiviil sok szabad
paraméteriink van, példaul: g, 6, OS-EM algoritmus esetében a subsetek szdma. Ezek optimalis
értéke nem fiiggetlen egymastol, illetve fiigg a rekonstrualni kivant projekciods képektdl is (ezek
statisztikdjatol, projekcios képek szamatol, idoszeletek szamatol, képtér és detektorpixelek
méretétdl sth.), ezen kiviil a matematikai fantom paramétereinek fiiggvényében is lehetne
példaul vizsgalni a rekonstrukci6 hatékonysagat. Ez rengeteg tesztesetet jelentene.
Diplomamunkdm soran leginkébb az iddbeli korrekciok hatdsanak vizsgélata volt a cél, ezért
az ehhez nem kapcsolddo paramétereknek koriilbeliil optimalis értéket kerestem, majd az
idébeli korrekciokhoz kapcsolddod paramétereket valtoztatva vizsgaltam a rekonstrualt képet.

Egy 50% ejekcios frakcioval rendelkezd sajat matematikai fantomon teszteltem leginkabb az
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algoritmust, négyféle statisztikaju projekcidos képsorozaton végeztem rekonstrukciot: egy
1d6észelethez 800000, 1600000, 3200000, illetve 6400000 beiités tartozott, 64 projekcios képet
vettem fel (a klinikai gyakorlatban a 6400000 koriili beiitésszam realisnak szamit). A tesztelés
1épéseit az 50% ejekcios frakcioji fantomon mutatom be, ezen kiviil egy 70% ¢és egy 30%
ejekcids frakcioval rendelkez6 sajat fantomot rekonstrudltam még 6400000 iddszeletenkénti

belitésszam mellett, ezeket az eredményeket csak roviden ismertetem.

8.2. ML-EM/OS-EM algoritmus tesztelése idobeli korrekciok nélkiil

A rekonstrukcio tesztelése soran sajat eldrevetitd fliggvénnyel késziilt projekcios képeket
hasznaltam, tehat azt feltételeztem, hogy a leképezo rendszerrdl alkotott modell helyes, csak a
radioaktiv bomlas bizonytalansagabol szarmazo Poisson-zaj jelenik meg a projekcios képeken.
A tovabbiakban tesztelni kellene azt is, hogy a modell mennyire jol kozeliti a valésagot, hogy
teljesit mas rekonstrukcios algoritmusokhoz képest, diplomamunkam keretein beliil ezt nem

tettem meg.

Egy defektust nem tartalmazo, 1 idészeletes szivfantomot (paraméterezése a 4. fejezetben) és
gombfantomot generaltam, majd ezekrdl kiilonbozd statisztikdju projekcios képeket

készitettem. Az igy kapott vetiileti képek alapjan végeztem rekonstrukciot.

A térbeli korrekciok (regularizacid, sugarzas csillapoddsanak figyelembevétele, detektor

felbontoképességének tavolsagfiiggése) miikodését teszteltem, ezek alkalmazasaval a

rekonstrualt kép lathatdan javult:

8.2.2. abra — A belsejében henger alaku csillapitoé kozeget tartalmazéd gémbfantom

rekonstrualt képe csillapitaskorrekcio alkalmazasaval (bal oldalon) és anélkiil (jobb oldalon)
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8.2.3. dbra — Rekonstrudlt kép a detektor felbontoképességének tavolsagfiiggését

kompenzalva (felil), illetve anélkiil (alul)

A TV-norma alkalmazaséanak hatasa inkabb a rekonstrualt kép szamszeru kiértékelésnél latszik,
(képkiértékeléshez kevésbé szokott) szemmel jol lathatd hatdsa a nagyon rosszul bedllitott

paraméternek van.

8.2.4. abra — Térbeli regularizacié hatasa f kortilbeliil optimalis (feliil) és ettdl erdsen eltérd

(alul) értéke mellett, utobbi elmosddottabb szivfalat ad a valosnal
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8.3. OS-EM algoritmus paramétereinek megvalasztasa idébeli korrekciok nélkiil
A rekonstrukcio soran az alabbi paramétereket kell megadnunk:

e subsetek szama (OS-EM algoritmus esetében, a rekonstrukcio gyorsithato igy)

e iteracios lépések szama

e B — TV-norma alkalmazasa esetében mekkora sullyal szdmitson a prior informaci6 a
rekonstrukcid soran

e 0 — iddbeli TV-norma alkalmazédsa soran mennyire szoros kapcsolat alljon fenn a
szomszédos iddszeletek kozott (minél nagyobb d, annal kevésbé fiiggenek 0ssze)

e megmaradé Fourier komponensek szama, amennyiben Fourier-térbeli sz{irést

szeretnénk alkalmazni id6 szerint

Az iddébeli korrekciok hatdsédnak tesztelése soran sziikség lesz referencidul szolgélo, idébeli
korrekciokat nem tartalmazo rekonstrukciora. A subsetek szamanak, az iteracios lépések
szamanak, illetve a biintetéfiiggvény hatasat megadd f paraméternek kerestem koriilbeliil
optimalis értékeket tobbféle statisztikdju projekcios képsorozat mellett, egy iddszeletbdl allo
(statikus) fantomot hasznaltam 12 mm-es falvastagsaggal. A subsetek szamat 4-nek

valasztottam, korabbi tapasztalatok alapjan.

Ezutan =0 mellett (térbeli regularizacié nélkiil) futtattam a rekonstrukcios algoritmust egy
statikus szivfantomra, minden iteracidés lépés utan megnéztem, hogy L2-norma szerint
mennyire kozeliti a rekonstrualt kép az eredeti képet. EbbSl megallapitottam az iteracios
lépések optimalis szamat. A projekcios képek statisztikdjatol csak kicsit fliggott az iteracios

1épések optimalis szama, mind a négy esetben koriilbeliil 20-at kaptam.

0.024 T T T T

_0.022

o
o
(V)

0.018

0.016

eltérés (L2-norma

0.014

0.012 ! ; : :
15 20 25 30 35 40

iteracios lépések szama

8.3.1. abra — OS-EM algoritmus konvergenciaja az iteracios Iépések szamanak fiiggvényében
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statisztika | iteracio 18 19 20 21 22 23 24 25
L2 0.018 | 0.0178 | 0.0176 | 0.0176 | 0.0176 | 0.0178 | 0.0179 | 0.0181

800K WT 11.6 11.6 11.2 11.2 11.2 11.2 11.2 11.2
L2 0.0151 | 0.0147 | 0.0145 | 0.0141 | 0.0144 | 0.0144 | 0.0145 | 0.0146

1600k WT 11.6 11.6 11.6 11.6 11.6 11.2 11.2 11.2
L2 0.0144 | 0.014 | 0.0136 | 0.0134 | 0.0133 | 0.0132 | 0.0131 | 0.0132

3200K WT 12 12 12 11.6 11.6 11.6 11.6 11.6
L2 0.0139 | 0.0135 | 0.0131 | 0.0129 | 0.0128 | 0.0127 | 0.0126 | 0.0126

6400k WT 12 11.6 11.6 11.6 11.2 11.2 11.2 11.2

8.3.1. tdblazat — Rekonstrualt kép mindsége az iteracios 1épések fliggvényében

Ezutéan kiilonb6z0 f értékek mellett végeztem rekonstrukciot (itt mar 4 subsetet és 20 iteracios
1épést hasznaltam), majd néztem, hogy milyen £ paraméter mellett kapjuk a legpontosabb
rekonstrudlt képet. S optimalis értéke a projekciods képek statisztikajatol fiiggéen szintén csak
kicsit valtozott, a vizsgalt tartomanyban nem tapasztaltam nagy eltéréseket (minél magasabb
statisztikaval rendelkeztek a képek, annal kevésbé volt hatdsa a térbeli regularizacionak). S

értekét 0.05-nek valasztottam, statisztikatol fiiggetleniil.

statisztika B 0 0.01 0.02 0.03 0.04 0.05 0.06 0.07
L2 | 0.0176 | 0.0173 | 0.017 | 0.0169 | 0.0168 | 0.0167 | 0.0167 | 0.0168

800K WT 11.2 11.6 11.6 12 12 12.4 124 124
L2 | 0.0145| 0.0144 | 0.0142 | 0.0141 | 0.0139 | 0.0139 | 0.0139 | 0.014

1600k WT 11.6 11.6 11.6 11.6 11.6 12 12 12
3200k L2 | 0.0136 | 0.0137 | 0.0136 | 0.0136 | 0.0135 | 0.0136 | 0.0136 | 0.0137
WT 12 12 12 12 12 12 12 12.4
L2 |0.0131 | 0.0133 | 0.0132 | 0.0132 | 0.0131 | 0.0131 | 0.0131 | 0.0131

6400k WT 11.6 12 12 12 12 12 12 12

8.3.2. tablazat — Rekonstrudlt kép mindsége f fliggvényében (20 iteracios 1épés)
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8.4. Idébeli regularizacio hatasa a rekonstrualt kép mindségére

Id6beli regularizacié alkalmazasa esetében a o paraméternek adhatunk értéket (ezzel
kisebb/nagyobb sullyal figyelembe vessziik az egymassal szomszédos id6szeletek voxelértékei
kozti osszefliggéseket is). Azt vizsgaltam, hogy ez javit-e a rekonstrualt kép mindségén, illetve
ha igen, mekkora & érték mellett kapjuk a legjobb mindségii képet. A 8.3. fejezetben

megallapitott paramétereken nem valtoztattam.

Ehhez egy 8 iddszeletes szivfantomot generaltam (szintén a 4. fejezetben leirt
paraméterezéssel), errdl készitettem kiillonbozd statisztikaju vetiileti képeket a sajat eldrevetitd
figgvénnyel, majd ezek alapjan rekonstrudltam kiilonb6z6 oJ mellett az eredeti

aktivitaseloszlast.

statisztika | o 0 0.1 0.2 0.3 0.4 0.5 0.6 0.7
800k L2 | 0.0362 | 0.0439 | 0.0278 | 0.0256 | 0.026 | 0.0269 | 0.0276 | 0.0283
1600k L2 | 0.0244 | 0.0406 | 0.0224 | 0.0193 | 0.019 | 0.0192 | 0.0196 | 0.0199
3200k L2 | 0.0196 | 0.0406 | 0.0207 | 0.0173 | 0.0167 | 0.0167 | 0.0168 | 0.0169
6400k L2 |0.0172 | 0.035 | 0.0178 | 0.0154 | 0.015 | 0.0151 | 0.0152 | 0.0153

8.4.1. tablazat — Idébeli regularizacio hatasa a rekonstrualt kép mindségére (L2-norma)

A kapott eredmények azt mutatjak, hogy az idébeli regularizaci6 alkalmas ¢ paraméter mellett
L2-norma szerint javithat a rekonstrualt kép mindségén, 800k iddszeletenkénti beiitésszamnal
6=0.3, 1600k és 3200k és 6400k-nal 6=0.4 eredményezte L2-norma szerint a legjobb minéségii
képet. A falvastagsdgot pontatlanul kaptam vissza, ez valosziniileg elég erdsen fiigg attol, hogy
milyen mozgast feltételeziink a szivnek (példaul koradbban futtattam rekonstrukciot allando
falvastagsag mellett is, ekkor mind az iddbeli korrekciok nélkiili, mind az id6beli regularizaciod

mellett rekonstrualt kép elég pontosan adta vissza az eredetit).

A J paraméter optimalis értékét az Osszes iddszeletre szamolt L2-norma alapjan kerestem, de
meghataroztam iddszeletenként is (8.4.3. tablazat). Az eredményekbdl az latszik, hogy az egyes
iddszeletekben kiilon-kiilon is koriilbeliil ugyanazok a o értékek javitanak a legtobbet L2-norma

szerint a képmindségen, mint amikor az iddszeleteket egyiittesen vettem figyelembe.

A rekonstrudlt képeken a szivfal nem volt teljesen egyenletes, ,,csomodsodas” miiterméket

tapasztaltam mind az idébeli korrekciok nélkiil, mind az idd szerinti regularizacié mellett
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rekonstrudlt képeken. A gyakorlatban sziirdket alkalmazunk rekonstrukcio elétt/kdzben, igy
egyenletesebb képet kaphatunk. A ,legjobb” képet L2-norma alapjan valasztottam ki, de a

valosagban nem egyediil ez jellemzi a kép mindségét, kevesebb iteracios 1€pést alkalmazva

valészintileg kevésbé csomos képet kaptunk volna.

8.4.1. abra — Szivfantom (EF = 50%) rekonstrualt képe id6ébeli regularizacié mellett (feliil) és

anélkiil (alul), statisztika: 6400k



8. Rekonstrukcid és korrekcidk kiértékelése | 66

g
g
3
@
o
c
2
a
EX

8.4.2. abra — Szivfantom (EF = 50%) rekonstrualt képe 1d6beli regularizacioé mellett,
statisztika: 6400k
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statisztika | 6 | eredeti 0 0.1 0.2 0.3 0.4 0.5 0.6 0.7
1. |12.375 12 12.8 13.6 13.6 13.2 13.2 12.8 12.8

2. 113125 | 124 16 15.2 144 14 14 14 13.2

3. 113875 | 12.8 16.4 14.8 14 13.6 13.2 13.2 13.2

4. | 1425 | 13.2 16.4 15.2 144 14 13.6 13.6 13.2

800K 5.1 1375 | 124 13.2 13.6 13.2 12.8 12.8 12.4 12.4
6. | 13.25 | 124 12.8 12.8 12.4 12.4 12.4 12.4 12.4

7. | 12.75 12 12 12.4 12 12 12 12 12

8. | 1225 | 12.8 12.8 13.2 12.8 12.8 12.8 12.8 12.8

1. 112375 | 11.6 12.4 13.2 13.2 12.8 12.8 12.4 12.4

2. 113125 | 13.2 16.4 15.2 14.8 144 14 14 14

3. 113875 | 13.6 16.8 15.6 144 144 144 14 14

4. | 14.25 14 17.2 16.4 15.6 14.8 14.8 14.8 14.8

1600k 5.1 1375 | 124 13.6 14 13.6 13.2 13.2 12.8 12.8
6. | 13.25 | 128 12.8 12.8 124 124 12.8 12.8 12.8

7. | 1275 | 13.2 12.8 13.6 13.6 13.6 13.2 13.2 13.2

8. | 1225 | 132 13.2 13.2 13.2 12.8 12.8 12.8 12.8

1. 112375 | 11.6 12.4 12.8 12.8 12.4 12.4 12 12

2. 113125 | 128 16 15.2 14.8 14 14 13.6 13.6

3. 113875 | 13.6 17.2 15.6 14.8 14.4 14.4 14.4 144

4. | 1425 | 132 16.4 15.2 14.8 14 14 14 14

3200k 5.1 1375 | 124 13.6 13.6 13.2 12.8 12.8 12.8 12.8
6. | 13.25 | 128 12.8 12.8 12.8 12.4 12.4 12.4 12.8

7. 1275 | 12.8 12.8 12.8 13.2 13.2 13.2 13.2 13.2

8. | 1225 | 128 12.8 12.8 12.8 12.8 12.8 12.8 12.8

1. 112375 | 124 12.8 13.2 13.6 13.2 13.2 12.8 12.8

2. 113125 | 128 15.6 14.4 14 13.6 13.6 13.6 13.6

3. 113875 | 13.2 16 14.4 13.6 13.6 13.6 13.6 13.6

4. | 1425 | 12.8 16 14.8 144 14 13.6 13.6 13.6

6400k 5.1 1375 | 124 13.2 13.2 12.8 12.8 12.8 12.8 12.8
6. | 13.25 | 12.8 12.8 12.8 13.2 12.8 12.8 12.8 12.8

7. | 12.75 12 12.8 12.8 12.8 12.8 12.8 12.8 12.8

8. | 1225 | 12.8 12.8 12.8 12.8 12.8 12.8 12.8 12.8

8.4.2. tablazat — Szivfal vastagsaga iddszeletenként
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statisztika

0.1

0.2

0.3

0.4

0.5

0.6

0.7

800k

0.0497

0.0784

0.0513

0.0448

0.0434

0.0434

0.0438

0.0442

0.0336

0.0486

0.0317

0.0278

0.0267

0.0268

0.0271

0.0275

0.0288

0.0384

0.0217

0.0191

0.0197

0.0205

0.0213

0.0219

0.0291

0.0419

0.0243

0.0206

0.0203

0.0207

0.0212

0.0217

0.0421

0.0329

0.0265

0.0264

0.0277

0.0291

0.0302

0.0312

0.0434

0.0476

0.0292

0.0294

0.031

0.0324

0.0335

0.0344

0.0485

0.0306

0.0258

0.0298

0.0328

0.0349

0.0364

0.0376

0.0485

0.0329

0.0264

0.03

0.0329

0.035

0.0365

0.0377

1600k

0.0277

0.0707

0.039

0.0302

0.0275

0.0266

0.0263

0.0262

0.0208

0.0458

0.0247

0.0192

0.0178

0.0174

0.0174

0.0175

0.0228

0.0352

0.0175

0.0153

0.0159

0.0166

0.0172

0.0177

0.0221

0.0417

0.0219

0.0177

0.0169

0.0169

0.0171

0.0173

0.0254

0.03

0.021

0.0193

0.0194

0.0198

0.0202

0.0206

0.0292

0.039

0.0222

0.0215

0.0222

0.023

0.0236

0.024

0.0329

0.0251

0.0195

0.0221

0.0239

0.0252

0.026

0.0267

0.029

0.0263

0.0188

0.0203

0.0216

0.0226

0.0233

0.0238

3200k

0.0232

0.0697

0.0371

0.0279

0.0249

0.0238

0.0233

0.023

0.0181

0.047

0.0236

0.0181

0.0166

0.0161

0.016

0.016

0.0179

0.0365

0.016

0.0138

0.0141

0.0145

0.0148

0.0151

0.0184

0.0412

0.0198

0.0158

0.0149

0.0148

0.0148

0.015

0.0217

0.0303

0.0202

0.0178

0.0175

0.0176

0.0178

0.0181

0.0218

0.0375

0.0197

0.0182

0.0183

0.0186

0.0189

0.0191

0.0211

0.0229

0.0163

0.0173

0.018

0.0184

0.0187

0.019

0.0231

0.0238

0.0165

0.0174

0.0183

0.019

0.0194

0.0198

6400k

0.0173

0.0614

0.0298

0.0217

0.0192

0.0182

0.0178

0.0175

0.0154

0.0418

0.0204

0.016

0.0148

0.0144

0.0143

0.0142

0.0171

0.031

0.0139

0.0133

0.0138

0.0142

0.0145

0.0148

0.0176

0.0354

0.0171

0.0144

0.014

0.0141

0.0143

0.0144

0.0184

0.0274

0.0179

0.0158

0.0155

0.0156

0.0158

0.0159

0.019

0.0311

0.0174

0.0166

0.0167

0.0169

0.0171

0.0173

0.0176

0.0181

0.0143

0.0151

0.0156

0.0159

0.0161

0.0162
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0.0169

0.0194

0.0141

0.0146

0.0151

0.0154

0.0156

0.0158

8.4.3. tablazat — L2-norma idGszeletenként
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A rekonstrukciot elvégeztem a 7.3. fejezetben bemutatott modszerrel is, kiilonbozé szamu

Fourier-komponens elhagyasa mellett, kiilonb6z6 statisztikaju vetiileti képekre.

A kapott eredmények azt mutatjak, hogy a korrekcido L2-norma szerint rontott (a legtobb

esetben akar egy nagysagrendnyit) a rekonstrualt kép pontossagéan az idobeli korrekciokat nem

tartalmazé algoritmushoz képest. A falvastagsag megnétt, ugyan egyenletesebb (a szivfalban

tapasztalhatd ,,csomosodas” eltlint), de joval elkentebb képet kaptam.

statisztika | & nincs 1 2 3 4 5 6 7
800k L2 |0.0362| 0.2 |0.1494|0.1441 | 0.1439 | 0.1412 | 0.3414 | 0.4201
1600k L2 |0.0244 | 0.199 | 0.147 | 0.1418 | 0.1415 | 0.1383 | 0.3282 | 0.3967
3200k L2 |0.0196 | 0.1987 | 0.1473 | 0.1422 | 0.142 | 0.1387 | 0.3164 | 0.3733
6400k L2 |0.0172 | 0.1983 | 0.1465 | 0.1412 | 0.1409 | 0.1376 | 0.3124 | 0.3734

8.5.1. tablazat — Fourier-térbeli sziirés hatasa a rekonstrualt kép mindségére (L2-norma)

8.5.1. abra — Szivfantom rekonstrualt képe Fourier-térbeli sziirés mellett, statisztika: 6400k
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8.5.1. abra — Szivfantom rekonstrualt képe Fourier-térbeli szlirés mellett, statisztika: 6400k
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statisztika | F | eredeti | nincs 1 2 3 4 5 6 7
1. | 12.375 12 13.2 14.4 14.8 14.8 14.8 11.2 14.4
2. | 13.125 12.4 13.2 14.8 14.8 14.8 14.8 10 9.6
3. | 13.875 | 12.8 13.2 14.8 15.2 14.8 15.2 9.6 9.6
4. | 14.25 13.2 13.2 14.8 14.8 14.8 14.8 8.4 9.6
800K 5. | 13.75 12.4 13.2 14.8 14.8 14.8 15.2 10.8 17.2
6. | 13.25 12.4 13.2 144 14.8 14.8 144 15.2 12
7. | 12.75 12 13.2 144 14.8 14.8 14.8 17.2 12.8
8. | 12.25 12.8 13.2 14.4 14.8 14.8 14.8 12.8 13.2
1. | 12.375 11.6 14 15.2 15.6 15.2 15.6 12.4 15.6
2. | 13.125 13.2 14 15.2 15.6 15.2 15.6 10 12.8
3. | 13.875 13.6 14 15.2 15.6 15.2 16 8.8 8.8
4. | 14.25 14 14 15.2 15.6 15.2 15.2 9.2 9.6
1600k 5. | 13.75 12.4 14 15.2 15.2 15.2 16 10.4 10
6. | 13.25 12.8 14 15.2 15.2 15.2 15.2 12.8 13.2
7. | 12.75 13.2 14 15.8 15.2 15.2 15.2 14.8 14.8
8. | 12.25 13.2 14 15.2 15.2 15.2 15.6 13.6 14.8
1. | 12375 | 11.6 13.6 14.8 14.8 14.8 15.6 12.4 14.8
2. | 13.125 | 1238 13.6 14.4 14.8 14.8 14.8 9.2 104
3. | 13.875 | 13.6 13.6 14.4 15.2 14.8 15.2 8.8 9.6
4. | 14.25 13.2 13.6 14.8 14.8 14.8 14.8 8.8 8.8
3200k 5. | 13.75 12.4 13.6 14.8 14.8 14.8 15.2 10.8 19.2
6. | 13.25 12.8 13.6 14.8 14.8 14.8 14.8 11.6 15.6
7. | 12.75 12.8 13.6 14.4 14.8 14.8 15.2 12 14.8
8. | 12.25 12.8 13.6 14.8 14.8 14.8 14.8 12.8 14.4
1. | 12375 | 124 13.6 14.8 15.2 15.2 15.2 14.4 12.8
2. | 13.125 12.8 13.6 14.8 15.2 14.8 144 9.6 13.2
3. | 13.875 | 13.2 13.6 14.8 14.8 14.8 15.6 9.2 8.8
4. | 14.25 12.8 13.6 14.8 15.2 14.8 144 9.2 10.4
6400k 5. | 13.75 12.4 13.6 14.8 15.2 14.8 15.6 11.2 14.8
6. | 13.25 12.8 13.6 14.8 14.8 14.8 14.8 12 12.8
7. | 12.75 12 13.6 14.8 14.8 14.8 14.8 13.2 12
8. | 12.25 12.8 13.6 14.8 14.8 14.8 14.8 14.8 12

8.5.2. tablazat — Szivfal vastagsaga iddszeletenként
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statisztika

nincs

800k

0.0497

0.1711

0.2404

0.2305

0.2289

0.1938

0.2606

0.2281

0.0336

0.136

0.0867

0.0868

0.0829

0.0668

0.2085

0.1972

0.0288

0.1513

0.0832

0.0751

0.0771

0.0986

0.5428

0.733

0.0291

0.1286

0.0707

0.0668

0.0661

0.0507

0.3532

0.5247

0.0421

0.051

0.1018

0.1026

0.1062

0.0905

0.2849

0.2264

0.0434

0.2043

0.2429

0.2399

0.2318

0.2844

0.3865

0.4651

0.0485

0.1864

0.1985

0.2246

0.2336

0.1931

0.3516

0.4434

0.0485

0.1571

0.1884

0.199

0.1978

0.2444

0.3013

0.3731

1600k

0.0277

0.1656

0.2341

0.2241

0.2229

0.187

0.2415

0.2107

0.0208

0.1367

0.0856

0.0857

0.0819

0.0642

0.2011

0.1765

0.0228

0.1529

0.0827

0.0744

0.0766

0.0984

0.5348

0.7041

0.0221

0.13

0.07

0.0659

0.0653

0.0489

0.3417

0.4955

0.0254

0.0474

0.0967

0.0979

0.1013

0.0863

0.2536

0.1832

0.0292

0.1993

0.2368

0.2336

0.2256

0.2778

0.368

0.4456

0.0329

0.1813

0.1929

0.2186

0.227

0.1861

0.3436

0.4284

0.029

0.1518

0.1827

0.1935

0.1915

0.2374

0.2804

0.3595

3200k

0.0232

0.1682

0.237

0.228

0.2269

0.1907

0.2207

0.205

0.0181

0.134

0.0835

0.0836

0.0802

0.0635

0.1999

0.1664

0.0179

0.1502

0.0807

0.0731

0.0752

0.0963

0.5169

0.6631

0.0184

0.1277

0.0682

0.0644

0.0639

0.0482

0.337

0.4602

0.0217

0.0488

0.0988

0.1

0.1035

0.0877

0.2124

0.1608

0.0218

0.202

0.24

0.237

0.2287

0.2799

0.3602

0.4199

0.0211

0.1838

0.1957

0.2204

0.2289

0.188

0.3452

0.4078

0.0231

0.154

0.1852

0.1957

0.1937

0.2385

0.2602

0.3469

6400k

0.0173

0.1669

0.2356

0.2263

0.2251

0.1874

0.2075

0.2051

0.0154

0.1342

0.0832

0.0829

0.0792

0.0625

0.212

0.1606

0.0171

0.1505

0.0807

0.0726

0.0748

0.0963

0.4807

0.6704

0.0176

0.1278

0.0681

0.064

0.0633

0.0473

0.3558

0.4659

0.0184

0.0478

0.097

0.0981

0.1015

0.085

0.183

0.1444

0.019

0.2011

0.239

0.236

0.2278

0.2799

0.3653

0.4237

0.0176

0.1828

0.1948

0.2199

0.2287

0.1863

0.3529

0.402
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0.0169

0.1529

0.184

0.1948

0.1929

0.239

0.2572

0.3475

8.5.3. tablazat — L2-norma iddszeletenként
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Az 1idoébeli regularizacid hatasat teszteltem egy 70% ejekcidos frakcioval rendelkezd

matematikai fantomon is. L2-norma szerint itt is javult Kicsit a képminéség, o optimalis értéke

eltért az 50% ejekcios frakcidju fantom esetében kapott értéktol, 0.7-et kaptam.

statisztika o 0 0.2 1.2 1.7 2.2 2.7 3.2
6400k L2 | 0.0169 | 0.0291 | 0.0153 | 0.0156 | 0.016 | 0.0162 | 0.0164 | 0.0166
8.6.1. tablazat — Id6beli regularizacid hatasa (L2-norma), EF=70%
statisztika | o | eredeti 0 0.2 0.7 1.2 1.7 2.2 2.7 3.2
1. 112375 | 12 14 128 | 128 | 124 | 124 | 124 12
2.113.125| 128 | 156 | 132 | 132 | 132 | 128 | 128 | 1238
3. 113875 | 128 | 164 14 132 | 132 | 132 | 132 | 13.2
4, | 1425 | 128 | 144 | 128 | 128 | 128 | 128 | 124 | 124
6400K 5 | 1375 | 124 | 132 | 124 | 124 | 124 | 124 | 124 | 124
6. | 13.25 12 124 | 128 | 128 | 128 | 128 | 128 | 128
7. | 12.75 12 124 | 124 | 124 | 124 | 124 | 124 | 124
8. | 1225 | 124 | 124 12 12 116 | 116 | 116 | 116
8.6.2. tablazat — Iddébeli regularizacid hatésa a falvastagsagra, EF=70%
statisztika | & 0 0.2 1.7 2.2 2.7 3.2
1. | 0.0174 | 0.0406 | 0.0179 | 0.0176 | 0.0175 | 0.0175 | 0.0175 | 0.0175
2. | 0.0145 | 0.0288 | 0.0137 | 0.0138 | 0.014 | 0.0142 | 0.0143 | 0.0144
3. | 0.0159 | 0.0347 | 0.0141 | 0.0144 | 0.0149 | 0.0154 | 0.0156 | 0.0159
6400k 4. | 0.021 | 0.0293 | 0.0179 | 0.0186 | 0.0193 | 0.0198 | 0.0201 | 0.0203
5. | 0.0191 | 0.0151 | 0.0167 | 0.0172 | 0.0175 | 0.0178 | 0.018 | 0.0181
6. | 0.0195 | 0.0183 | 0.0177 | 0.0181 | 0.0183 | 0.0185 | 0.0186 | 0.0187
7. | 0.0187 | 0.0157 | 0.0166 | 0.0169 | 0.0171 | 0.0172 | 0.0173 | 0.0173
8. | 0.0183 | 0.0155 | 0.0169 | 0.0171 | 0.0173 | 0.0174 | 0.0175 | 0.0175

8.6.3. tablazat — Id6ébeli regularizacié hatasa iddszeletenként (L2-norma), EF=70%
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A 70%-o0s fantom esetében a falvastagodas és a hossz valtozasa ugyanugy 120% és 90% volt,
mint az 50%-os fantom esetében, abban, hogy eltéré eredményeket kaptam, szerepe lehet a
térfogatvaltozas, a falvastagodas és a hosszvaltozas egymashoz képesti aranyanak is. A szivfal
vastagsagat ebben az esetekben is elég valtozo pontossadggal kaptam vissza, nagyobb eltéréseket

IS tapasztaltam, mind az id6beli korrekcié nélkiili, mind az idébeli korrekcié mellett

rekonstrualt képeken.

8.6.1. dbra — Szivfantom (EF = 70%) rekonstrualt képe idobeli regularizacié mellett (feliil) és
anélkiil (alul), statisztika: 6400k
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8.6.2. abra — Szivfantom (EF = 70%) rekonstrualt képe idobeli regularizacié mellett,
statisztika: 6400k
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8.7. Eredmények osszefoglalasa, hibalehetdségek

Az el6z6 pontokban bemutatott eredmények szerint a TV-norma id6 dimenziora valo
kiterjesztése L2-norma szerint javithat a rekonstrualt kép mindségén. A szivfal vastagsagat a
hasznalt fantom méreteitdl, mozgasatol fiiggden elég valtozatos pontossadggal kaptam vissza,
vizualisan nem tapasztaltam 1ényeges eltéréseket az idobeli regularizacié mellett és anélkiil
rekonstrualt képek kozott. A Fourier-térbeli sziirés a képet talzottan elkente, L2-norma szerint

sokat rontott a képmindségen, a szivfal elfogadhatatlanul megvastagodott.

A rekonstrukcid sordn szabadon megadhaté paraméterek optimalis értéke nem filiggetlen
egymastol, a projekcids képek statisztikdjatol, illetve a rekonstrualni kivant fantom méreteitdl,
mozgasatol. A gyakorlatban kiillonb6z0, vizsgalatra specifikus sziirdket is hasznalunk a jobb
képmindség eléréséhez. Sok szabad paraméteriink van, ezeket Osszehangolni iddigényes,
diplomamunkam keretein beliil inkdbb csak egy képet probaltam kapni arrdl, hogy a megirt
rekonstrukcios algoritmus azt adja-e, amire eldismereteink alapjan szamitunk, illetve azt

prébaltam feltérképezni, hogy az alkalmazott idébeli korrekciok javithatnak-e a képmindségen.

Az iteracids lépések szamat €s a prior informacid hatasat megado f paraméter értékét a hossza
futasi 1d6 miatt 1 iddszeletes fantomra optimalizaltam, a 8 iddszeletre kapott L.2-norma ¢€s
falvastagsag értékek alapjan valdsziniileg lehetne ezeknek jobb értéket is talalni. Az optimalis
érték keresésekor a falvastagsagot nem vettem figyelembe (ezt az 1 idészeletes fantom esetében
elég pontosan kaptam vissza az L2-norma szerint optimalis iteracids lépés szamnal és
értéknél), tobb iddszelet esetében azonban elég nagy eltéréseket is tapasztaltam, nem érdemes
egyediil L2-norma alapjan optimalizalni. f €s ¢ paraméterek optimalis értéke is Osszefligghet
egymassal, érdemes lenne ezt is tesztelni, illetve TV-norma helyett mas id6beli regularizacioval
is lehetne kisérletezni. A matematikai fantom mozgasa szintén csak elnagyoltan koveti a sziv
mozgasat, nem biztos, hogy a fantom esetében jol miikodd paraméterek valos szivvizsgalatok
esetében is alkalmazhatoak. A 4.2. fejezetben bemutatott NCAT szivfantom joval

realisztikusabb, ezen is tesztelni kellene az algoritmust.

Osszességében elképzelhetd, hogy a TV-norma idé dimenzidra vald kiterjesztésével javitani
lehet a rekonstruélt képen, ennek megéllapitasdhoz a paraméterek kozti sszefliggések tovabbi
vizsgalata ¢€s optimalizalas sziikséges. A Fourier-térbeli szlirés nekem nem adott jo
eredményeket, de itt is meg lehetne nézni, hogy mi torténik precizebb paraméterbeallitas és

kiértékelés mellett.
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9. Osszefoglalas

Diplomamunkdmban kapuzott szivizom SPECT vizsgalatok kapcsan vizsgaltam, hogy
mennyire valtozik a kapott kép mindsége, amennyiben a rekonstrukcid soran a kiilonbozo
id6szeletek voxelértékei kozti Osszefiiggéseket is figyelembe vessziik. Ehhez olyan C++
programkodot irtam, amely kapuzott szivizomvizsgalatokat rekonstrual MAP-EM/MOS-EM
statisztikai iterativ algoritmussal, idébeli korrekciok alkalmazéaséaval, illetve anélkiil. Az alabbi

1épéseket végezhetjiik:

1. Sziv mozgasat kozelité matematikai fantom generalasa kiilonb6z6 paraméterekkel

2. Projekcios képek készitése a generalt fantomrol, vagy egyéb, DICOM {4jlbol betoltott
aktivitaseloszlasrol

3. Rekonstrukcié a projekcios képek alapjan térbeli és id6beli korrekcidkkal

4. Rekonstrudlt kép mindségének kiértékelése

Programkodomban az egyes 1épések pontositisra szorulnak, célom inkédbb a folyamat
egészének megértése és megvaldsitisa volt, mint az egyes részletek optimalizalasa. Olyan
ismereteket probaltam elsajatitani, amelyek kiindulépontot jelenthetnek, amennyiben a jovében
orvosi képalkotassal szeretnék foglalkozni: a hasznalt rekonstrukcios algoritmusok
matematikai alapjait szerettem volna megérteni; megtanultam, hogy hogyan lehet SPECT
rekonstrukciét megvalositd programkodot Osszedllitani; a GPU programozas ¢s DICOM
fajlkezelés szintén kikeriilhetetlen, amennyiben klinikai gyakorlatban is alkalmazhat6

rekonstrukcids algoritmust szeretnénk irni.

A programkoddal két idébeli korrekcio hatasat vizsgaltam: a korabbi tapasztalatok alapjan
térbeli regularizacioként jol mikodd TV-normat terjesztettem ki id6 dimenziora is, illetve az
iteracios 1épések kozott Fourier-térben valo sziirést alkalmaztam. Az id6 dimenziobeli TV-
norma alkalmazasaval L2-norma szerint jobb, bar ,,csomoés”, Fourier-térben vald sziiréssel
ugyan egyenletesebb, de L2-norma szerint joval pontatlanabb, illetve joval elkentebb
(vastagabb szivfal) képet kaptam. A rekonstrualt kép mindségét sok szabadon valaszthato
értékli paraméter hatdrozza meg, ezek nem fliggetlenek egymastol, illetve a projekcios képek
statisztikdjatol, a leképezett fantom/szerv méreteitdl, mozgasatol. A rekonstrualt kép mindségét
¢és a korrekciok hatdsat érdemes lenne a tovabbiakban mas paraméterbedllitasok mellett is

vizsgalni, mas rekonstrukcios algoritmusokkal 6sszehasonlitani.
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Fig. 2. The gamma camera produce a distance dependent point spread function resulting
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