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Abstrakt

Diplomova prace je zaméren na deznameni se s principem ultrazvukovych zobrazovacich
systémil a jejich modid a moznosti odSuméni dat ziskanych pomoci téchto zobrazovacich
systému. Dale se tato prace zaméruje na odstranéni Sumu typu speckle, ktery ma u ultra-
zvukovych zobrazovacich systémt nejvétsi podil na Sumu v naméfenych datech. Jsou zde
popsany pokrocilé metody filtrace, a to hlavné modifikace medianového filtru, jako napii-
klad upraveny hybridni medidnovy filtr a modifikace filtru vyuzivajici anisotropni diftize a
to zobecnéné Perona-Malik anizotropni diftize vyuzivajici funkce omezené odlisnosti. Tyto
dva filtry jsou testovany na uméle zasuménych datech a datech naméfenych pomoci ultra-
zvukového zobrazovaciho systému GE VingMed System FiVe. Déle je zde popsan program
pro filtrovani a zobrazeni ultrazvukovych dat naméfenych vyse zminénym systémem.

Abstract

The master thesis is focused on the principle of ultrasonographs and their modes, and ways
of denoising data obtained by ultrasonographs. This project will also concentrate on re-
moving the speckle noise, because the speckle noise has the largest share of the noise in
the measured data in ultrasonographs. The other main objective was to describe advanced
methods of filtration, especially the modifications of the median filter, such as the modi-
fied hybrid median filter and modification of the anisotropic diffusion, namely generalizing
Perona-Malik anisotropic diffusion using restricted dissimilarity functions. These two filters
were tested on images with artificial noise and on data captured using the ultrasound system
GE VingMed System FiVe. Also, the program for filtering and display filtered ultrasound
data captured by GE VingMed System FiVe is described.
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Kapitola 1

Uvod

Tato diplomova prace je zaméfena na seznameni se s principem ultrazvukovych zobra-
zovacich systému a jejich Sumem, ktery pfi pouzivani téchto systému degraduje vysledny
obraz. Déale je zaméfena na hledani pokrocilych metod filtrace, které slouzi k odstranéni
Sumu typu speckle v datech namérenych pomoci ultrazvukového zobrazovaciho systému GE
VingMed System FiVe. Nasledné jsou zde vybrany dva filtry pro odstranéni Sumu speckle.
Tyto filtry jsou testovany na umeéle zasumeénych a nasnimanych datech, také je zde testovana
vypocetni naro¢nost jejich algoritmi. Déle je zde popsan program sestrojeny v programu
Matlab pro filtrovani dat naméfenych pomoci ultrazvukového zobrazovaciho systému GE
VingMed System FiVe pomoci vybranych filtra.

Prvni ¢ast této prace je zaméfena na seznameni se s fyzikalnim principem ultrazvuku a
ultrazvukovych zobrazovacich pristroji. Dale jsou zde rozebrany zobrazovaci médy ultra-
zvukovych zobrazovacich systémt a princip vzniku Sumu v naméfenych datech.

Druhé c¢ast je zaméfena na popis ultrazvukového zobrazovaciho systému GE VingMed
System FiVe a ultrazvukovych sond, které budou vyuzity pro ziskdvani surovych dat. Déle
je zde uvedeno nastaveni pristroje, které musi byt dodrzeno, pro moznost filtrace dat se-
strojenym programem.

Treti cast diplomové prace je zamérena na moznosti filtrace namérenych dat od Sumu
typu speckle pomoci pokrocilych metod filtrace. V této kapitole je rozebrano vice typu
filtrtt pro pokrocilé metody filtrace a to upraveny hybridni medidnovy filtr(UHMF) a filtr
zobecnéné Perona-Malik anizotropni diftize vyuzivajici funkce omezené odlisnosti
(GPMAD-r).

Ve ¢tvrté ¢asti diplomové prace jsou ukazky filtrovani vybranych filtrt z predeslé ¢asti.
Tyto filtry jsou zde testovany na snimku, ke kterému byly pridany Sumy typu gausovsky
Sum, Sum ”sil a pepi”’a Sum speckle, a na datech nasnimanych pomoci ultrazvukového zob-
razovaciho systému GE VingMed System FiVe s vyuzitim fantomu. Déle je zde porovnani
¢asové narocnosti algoritmi filtrace.

V paté casti prace je rozebran program sestrojeny v prostiedi GUIDE v programu
Matlab 2009a, ktery slouzi pro filtrovani a zobrazeni dat naméfenych pomoci ultrazvuko-
vého zobrazovaciho systému GE VingMed System FiVe. Jsou zde popsany jednotlivé ¢asti
programu, ukazky z prostfedi programu a vyvojové diagramy jednotlivych ¢asti. Dale je
zde popsana prace s jednotlivymi ¢astmi programu.



Kapitola 2

Ultrazvuk

Za ultrazvuk se povazuje zvuk, ktery ma vyssi frekvenci, nez jakou je schopno slySet
lidské ucho (20 kHz) (viz. Tabulka 1). [¢]

Tabulka 1 - Orientaéni rozsahy frekvenci akustického vilnéni: [13]

Oznaceni Frekvence
Infrazvuk < 16Hz
Slysitelny zvuk 16Hz — 20kHz2
Ultrazvuk > 20kHz

Ultrazvuk pro 1ékarské ucely 2—-30MH=z

Hyperzvuk >1GHz

Pro zobrazovaci ultrazvukové pristroje v lékarstvi se vyuzivaji frekvence od 2M H z do
vice jak 20M H z. Intenzita se méni podle médu vysetfeni. Napiiklad u B-médu by nemeéla
prekroéit 1,2W-em™2 - u této hodnoty zatim nebyly prokézany zadné dlouhodobé vedlejsi
uc¢inky. Spravné by pii vySetieni mél byt bran v potaz princip ALARA. [(]

Dalsi moznost vyuziti ultrazvukovych pfistrojt je v terapii. Zde se vyuziva frekvenci 0,8
- 1M Hz, vijimeéné 3M Hz a intenzit 0,2 az 3W-cm™2. Pii téchto intenzitich se projevuji
tepelné, fyzikalné-chemické a mechanické u¢inky ultrazvukovych vin. [14]

V pristrojich uréenych pro ultrazvukovou chirurgii se vyuziva dvou rozsahi frekvenci,
a to 20-40kH z a 1-3M Hz s intenzitou az 50-1000W -cm~2. PFi téchto intenzitach dochazi
k nevratnému rozruseni tkané. [7]



Mezi hlavni vyhody ultrazvukovych zobrazovacich systémil patii:

e nevyuziva ionizujici zafeni k zobrazeni zkoumané scény [3]

e velice dobfe zobrazuje svalovou, hladkou tkan a povrch kosti a také je vhodny pro
urceni pfechodu mezi pevnou tkani a prostorem naplnénym tekutinou [3]

e operator ultrazvukového zobrazovaciho systému si mtze dynamicky volit, kterou ¢ast
a jak dikladné chce vySetfit vySetfovany objekt [3]

e zobrazuje strukturu orgénu [9]

e standardni intenzita diagnostického ultrazvuku nema zadny znamy dlouhodoby efekt
na zdravi pacienta [3]

e ultrazvukovy zobrazovaci systém je maly a snadno pfenosny diagnosticky nastroj [7]

e ultrazvukovy zobrazovaci systém je oproti dalSim zobrazovacim systémim levny, jak
z hlediska pofizovacich nakladi, tak i naklada na adrzbu [7]

Mezi hlavni nevyhody ultrazvukovych zobrazovacich systémi patii:

e hloubka priniku ultrazvukové viny je zavisld na pouzité frekvenci vlny a materialu,
jimz prochézi [3]

e metoda je zavisla na zkuSenostech operatora a tim, jaké snimky dokaze ziskat a jak
presné je dokéze vyhodnotit [8]

vvvvvv

e jakmile byl obrazek porizen, tak uz neni mozné exaktné urcit, z jaké ¢asti téla pochazi,
jako je tomu napiiklad u CT a MRI [17]

2.1 Princip ultrazvukového zobrazovaciho systému

Princip ultrazvukového zobrazovaciho systému spociva v tom, Ze z ménice je vyslana
ultrazvukova vlna, ktera se $ifi prostfedim a az dosdhne rozhrani dvou prostfedi, které
maji rozdilnou akustickou impedanci, dojde k tomu, Ze vlna se c¢asteéné odrazi a cast
viny pokracuje dal tkani. Odrazenou vlnu nasledné detekujeme piijmacem. Podle ¢asové
prodlevy mezi vyslanim a prijmem a sile odrazeného signalu mutzeme urcit vlastnosti a tvar
prostiedi, kterym ultrazvukova vlna prosla.

2.1.1 Generovani a prijem ultrazvukové viny

Nejcastéji se jako zdroje a detektory ultrazvukové vlny vyuzivaji piezoelektrického meé-
nice vyrobené z materialu, ktery vykazuje primy i neprimy piezoelektricky jev ve frekvencich
nad 100k H z. Na ultrazvukovém ménici jsou napaieny na protilehljch stranach elektrody,
které slouzi k privedeni vysokofrekvenéniho impulsniho signélu.



Ultrazvukové viny na piezoelektrickém meénici jsou vytvafeny diky nepfimému piezoelek-
trickému jevu, pti némz dochézi k deformacim tloustky krystalu. Naopak pfijmu odrazenych
ultrazvukovych vin je dosazeno pomoci piimého piezoelektrického jevu, kdy po dopadu ul-
trazvukové vlny na méni¢ dojde k deformaci tloustky ménice, ktery vyvola odpovidajici
napétovou odezvu na jeho elektrodach. [3, 12]

2.1.2 Rychlost sifeni ultrazvukové viny

Ultrazvukova vina se $ifi hmotnym prostiedim pomoci vibraci ¢éastic, které toto pro-
stfedi vytvareji. Samotny prenos energie nevyzaduje makroskopicky pohyb média, protoze
Castice, které byly aktivovany ultrazvukovou vlnou, kmitaji kolem svych rovnovaznych po-
loh. Vibrace vyvolané ultrazvukovou vlnou se z aktivované ¢astice na sousedni pfenasi diky
elastickym vazbam mezi témito c¢asticemi. Tato elastickd vazba mezi ¢asticemi a to, Ze
¢astice maji kone¢nou hmotnost zapri¢inuje zpozdéni pfenosu energie od jedné castice k
druhé.

Rychlost utrazvukovych vin ¢ udéva rychlost siteni podelné ultrazvukové viny v homo-
gennim prostiedi, kde rozméry kolmé na smér Sifeni jsou ohraniceny. [3]

CcC =

(1)

NE

kde c je rychlost §ifeni ultrazvukové viny [m-s~!], E je Yongtiv modul pruznosti v tahu
[Pa)] a p je hustota prostiedi [kg-m~3].

Konstrukce ultrazvukovych zobrazovacich systémi spocivé na predpokladu konstantni stiedni

rychlosti §ifeni ultrazvukové vilny v zivé tkani, ktera je 1,54-103m-s~!
(viz. Tabulka 2). [3]
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Tabulka 2 - Rychlost Sifeni ultrazvukové viny ve vybraném prostredi: [3]

Médium Rychlost $ifeni[m-s—!]
vzduch 331
destilovana voda 1,53-103
krev 1,57-103
kosti 2,5-4,7-103
mozek 1,54-10°
tuk 1,45-10°
ledviny 1,56-103
jatra 1,57-103
svalovina, 1,59-10°

2.1.3 Hloubka pruniku a prostorova rozliSovaci schopnost ultrazvukového

zobrazovaciho systému

Jak uz bylo zminéno vyse, ultrazvukové systémy pro lékarské ucely vyuzivaji frekvence
od 2M Hz do vice jak 20M H z. Zvolena vlnova délka ultrazvukové vlny urcuje minimélni
vzdalenost mezi dvéma objekty, lezici na ose svazku, pfi které je mozné od sebe tyto ob-
jekty rozeznat. Maximalni rozliSovaci schopnost ultrazvukového zobrazovaciho systému pii
uvazovani stfedni rychlosti ifeni ultrazvukové viny v zivych tkanich ¢ = 1,54-103m-s~! je
pti frekvenci 2M Hz 0, 77mm a pii frekvenci 20M Hz 0,077mm.

Jak je zminéno v kapitole 2.1.5, atlum ultrazvukové viny je zavisly na frekvenci ultra-
zvukového impulzu podle vzorce (6).

7 toho vyplyva, Ze ¢im je frekvence ultrazvukové vlny vyssi, tim je vyssi prostorové roz-
liseni, ale nizs§i hloubka priniku ultrazvukové viny a naopak. Proto se pro potfeby nizsiho
pruniku do tkani voli vyssi frekvence, aby bylo dosaZeno zobrazeni s vétsim prostorovym
rozliSenim(viz. Tabulka 3). [3]
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Tabulka 3 - Zavislost hloubky pruniku a prostorové rozliSovaci schopnosti na
frekvenci ultrazvukové viny a jeji klinické vyuziti: [13]

Frekvence Hloubka Limitni prostorova Vyuziti
[MHz] | priniku[em] | rozliSovaci schopnost|mm]

2,5 25 0,62 srdce, mozek
3,9 18 0,44 jatra, slezina
5,0 13 0,31 ledviny, kosti, svaly
7,9 8 0,21 $titna zlaza, endosonografie
10 5 0,15 oCi, prsa, prsty
15 3 0,10 podkozni struktury
>20 <2 0,08 ktize

2.1.4 Akusticka impedance prostiedi

zkoumanym prostfedim je akustickd impedance, kterd je definovand podle vzorce: [3]

p
Z == 2
P )
kde Z je akusticka impedance[Pa-s-m~!], ¢ rychlost §ifeni viny prostiedim p akusticky

tlak viny [Pa.

Akustickd impedance je veli¢ina, ktera udava vlnovy odpor a je analogicka k elektrickému
Ohmovu zakonu. V tomto piipadé tedy U elektrické napéti a odpovida akustickému tlaku
vlny p, elektricky proud I odpovida rychlosti Sifeni viny ¢ a elektricky odpor R odpovida
akustické impedanci Z.

Jelikoz dochézi mezi akustickym tlakem a rychlosti sifeni ultrazvukové viny k fazovému
posunu, je akusticka impedance komplexni veli¢inou. Protoze jsou vyznamné zejména realné
hodnoty akustické impedance, mizeme ji vyjadfit pomoci vzorce: [3]

Z =cp (3)
kde p je hustota prostiedi.

Na zméné velikosti akustické impedance mezi dvéma prostfedimi, kterymi prochazi ul-
trazvukova vlna, je zavisla velikost odrazu ultrazvukové viny. Cim je rozdil akustickych

12



impedanci vétsi, tim dochazi k odrazu s vétsi energii. Typické hodnoty akustickych impe-
danci jsou uvedeny v Tabulce 4. [3, 12]

Tabulka 4 - Hustota a akustickd impedance ve vybraném prostiedi: [3]

Médium Hustota [kg-m ™3] | Akustickd impedance [Pa-s-m ™!
vzduch 1,2 0,4 -103
destilovana voda 1,0-103 1,53-10°
krev 1,06-10° 1,66-10°
kosti 1,62:103 4-7,5-106
mozek 1,03-10° 1,66-106
tuk 0,92-103 1,33-10°
ledviny 1,04-10° 1,62-10°
jatra 1,06-103 1,66-10°
svalovina 1,07-10° 1,70-10°

2.1.5 Utlum

Utlum je charakterizovan snizujici se intenzitou (energii a akustickym tlakem) ultra-
zvukové viny, a diky zjisténi jeho velikosti je mozné ziskat informace o vlastnostech tkané,
které maji velkou diagnostickou hodnotu. Utlum ultrazvukové viny je zap¥ic¢inén transfor-
maci vibracni energie ultrazvukové vlny na energii tepelnou, nebo vnitini energii molekul.

Velikost ttlumu ultrazvukové viny zavisi na mnoha faktorech, a to na tvaru ultrazvu-
kového impulzu (jeho spektrélni slozeni, energie impulsu), druhu tkané a jeho prokrveni,
homogenité prostfedi atd., proto je velmi slozité ho popsat. Obecné lze dokazat, ze celkovy
utlum ultrazvukové viny v prosttedi je exponencidlni a muze byt popsan podle vzorce: [3]

I = Ip-e™®* (4)

kde I, je intenzita ultrazvukové viny ve vzdélenosti x, I, je pocatecni intenzita ultra-
zvukové viny [W-m~2] a a je koeficient utlumu [db-cm™1].

Koeficient atlumu je slozen z fady fyzikalnich mechanismu a to reflexi, refrakci, absorpci
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a nebo divergenci energie ultrazvukové viny. Vysledny koeficient Gtlumu mizeme vyjadrit
jako soucet jednotlivych koeficientt atlumi: [3]

a=a;+ay+a, (5)

Bylo dokézano, ze koeficient ttlumu lidské tkané je do urcité hodnoty intenzity ultra-
zvukové viny nezavisly. Napiiklad pri frekvenci 1M Hz je utlum lidské tkané nezavisly az
do hodnoty intenzity ultrazvukové viny 200W -cm 2.

U frekvencni zavislosti atlumu lidské tkané bylo dokazano, ze v rozsahu 0,1 — 40M H z
je mozno povazovat utlum za linedrni a jeho stfedni hodnota pro mékkou lidskou tkan je
0,9. Vztah této zavislosti je mozné vyjadfit pomoci vzorce: [3]

a=0,9f (6)
kde f je frekvence ultrazvukové viny [M Hz].

Tabulka 5 - Koeficient atlumu ve vybranych lidskych tkanich: [3]

Tkarn a [dB-cm™1]
lebeéni kost 13-14
holeni kost 8

ktize 3,4
srde¢ni sval 2-2.5

svaly 1,1-1,3

mozek 0,9

tuk 0,5-0,6
krev 0,17

V modelovém pripadé, kdy sniméme tkan v hloubce 20cm s celkovym ttlumem 71, 04d B,
mé echo odrazené z této hloubky, které dopadne na méni¢ intenzitu I = I,-7,87-107% a
amplitudu A = Ay-2,81-107% . [3]

2.1.6 Odraz a lom

Vznika na rozhrani dvou prostfedi s rozdilnou akustickou impedanci a jen pokud jsou
obé prostiedi veétsi nez vlnova délka ultrazvukové viny. Pokud se takové prostiedi objevi
v draze ultrazvukové viny a je kolmé ke sméru Sifeni ultrazvukové viny, dojde k jejimu
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¢astecnému odrazu bez zmény sméru paprsku. Cést energie je odrazena (reflektovana) zpét
ke zdroji ultrazvukové vlny a ¢ast pokracuje dale pfes rozhrani (transmituje). [3]

Pokud rozhrani dvou prostredi o rozdilné akustické impedanci neni kolmé na smér Sifeni
ultrazvukové viny, dojde k lomu a odrazu, tedy ¢ast energie paprsku se odrazi zpét pod
urcitym thlem a c¢ast energie projde do dalsiho prostiedi. Tento thel neni nijak ovlivnén
velikosti energie, kterou ma dopadajici ultrazvukova vina. [3]

Mnozstvi odrazené energie je zavislé na velikosti rozdilu akustickych impedanci jednot-
livych tkani. Pomér mnozstvi energie viny pfed dopadem a odrazené mnozstvi energie se
oznacuje jako amplitudovy reflexni koeficient. Tento koeficient se d4 zjednodusit pfi dopadu
ultrazvukové vlny na rozhrani dvou prostiedi, které je kolmé k sméru jejiho Sifeni na: [3]

Z1 — Zy
=22 7
" Z1+ Zo @

kde r, je amplitudovy reflexni koeficient, Z; je akustickd impedance prostiedi 1 a Z5 je
akustickd impedance prostiedi 2.

Tento vzorec se muze zjednodusit, kdyZ se jedna o rozhrani dvou prostredi, jejichz akusticka
impedance je podobna na: [3]

AZ
T = —
a Zl

kde AZ je rozdil akustickych impedanci mezi dvéma prostiedimi.

(8)

Napiiklad na rozhrani tuk a vzduch je az 99% energie ultrazvukové viny odrazeno, tedy
dochéazi takmér k totalnimu odrazu. Naopak na rozhrani svalové hmoty a krve dochéazi k
odrazu pouze 2,7% energie ultrazvukové viny.

Casto se vyuziva i intenzitni reflexni koeficient podle vzorce (9), coz je pomér reflekto-
vané intenzity akustické viny k jeji intenzité pred dopadem na akustické rozhrani.

ri=Z, (9)

kde 7; je intenzitni reflexni koeficient.

V praxi je vSak potfeba pocitat s tim, ze vychylka ultrazvukové viny o par tthlovych stupnu
zplsobi, Ze se vlna odrazi mimo pfijimac.

Celkové je vypocet reflexniho koeficientu na rozhrani dvou tkani v lidském téle, které
maji veliky akusticky odpor, ale maly rozdil mezi nimi, nepfesny. Standardné se jeho hod-
nota pohybuje v fadech jednotek procent. Energie, ktera pokracuje dale v Sifeni za rozhrani
dvou prostiedi lze vyjadiit podle vzorce: [3]

G= 2 =1-72

kde GG je koeficient prenosu ultrazvukové energie, I; je energie ultrazvukové viny pred

dopadem na rozhrani a I; je energie ultrazvukové viny, kterd prosla pfes rozhrani do dru-
hého prostiedi. [3]

(10)

Nebo za pouziti intenzitniho reflexniho koeficientu: [3]

GZI—TZ' (11)
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2.1.7 Rozptyl ultrazvukovych vin

V pripadé, ze ultrazvukova vlna projde ¢astici o rozmérech své vinové délky ultrazvukové
viny, dojde k absorbci ¢asti energie ultrazvukové viny, kterou nasledné castice opét vyzari.
P1i vyzareni energie dochézi k vytvareni kulovych vinoploch a jen velmi malé ¢ast energie
je odrazena zpét v puvodnim sméru.

K tomuto jevu mtze dochazet i pfi dopadu ultrazvukové viny na povrch organu, ktery
ma nepravidelnou strukturu. [3, 12]

2.1.8 Harmonické zobrazeni

Znamou komplikaci ultrazvukového vySetieni je obtizné vySetfeni ptiblizné 15-20% paci-
entd konvenénim ultrazvukovym zobrazovacim systémem. Pro ziskani obrazu, ktery by bylo
mozné hodnotit, je nutné vyrazné zvysit akusticky vykon, ktery je vysilan do téla pacienta.
Pro dalsi zvyseni kvality vysledného obrazu se vyuziva prirozené harmonické zobrazeni.

Princip této metody spociva v tom, Ze do téla pacienta je vyslan impuls o frekvenci fy,
ale namisto konvencniho ultrazvuku, kde se detekuji odrazy o frekvenci fy jsou detekovany
odrazy o harmonické frekvenci 2 fo. Amplituda odrazti na harmonické frekvenci je sice nizsi,
ale pomér signal/Sum je vyssi.

Tyto odrazy vznikaji pfimo ve tkanovych strukturach kvili nelinedrnimu Siteni ultra-
zvukového budiciho impulsu.

Tento zpiusob zobrazeni je také mozné pouzit u béznych pacient, kde dojde ke zvyseni
kontrastu pfi zachovani prostorového rozliSeni. [7, &]

2.2 Typy sumu

Pri ziskavani a prenaseni dat ziskanych pomoci lékarského zobrazovaciho systému do-
chazi casto k zasuméni. Hlavnim tcelem odSumeéni takovych dat je tedy odstranit nezddouci
Sum a zanechat co nejvice diilezitych informaci. Sum, ktery postihuje data naméfrens ultra-
zvukovym zobrazovacim systémem, je tvofen prevazné kobinaci Sumu speckle a
Gaussovského sumu. [1, 15]

2.2.1 Speckle

Speckle jsou komplexni fenomén, ktery degraduje vyslednou kvalitu snimku potizeného
ultrazvukovym zobrazovacim systémem. Diky tomuto zasuméni nejsou detailni informace
ve vysledném obrazu dobfe rozpoznatelné, coz miize vést az k nespravnému vyhodnoceni
porizenych snimkt a Spatné diagnéze.

Jak bylo zminéno v kapitole ttlum, pii odrazu dochézi na c¢asticich mensich nez je
vlnova délka ultrazvukové vlny k vytvareni kulovych vlnoploch. V dusledku interferenci
mezi jednotlivymi kulovymi vlnoplochami dochéazi k vytvareni svétlych a tmavych
mist. [1, 5]

Speckle sum lze ptiblizné vyjadfit podle vzorce: [16]

fig = gijuij+ aij (12)
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kde f;; je zaSumény pixel, g; ; je pixel bez Sumu, u;; je multiplikativni sum, «;; je
aditivni Sum a 4, j jsou soufadnice pixelu. [10]

Jelikoz je adaptivni slozka toho $umu zanedbatelnd, muzeme vzorec(12) upravit na vzo-
rec: [16]

fij & gigui (13)
Po zlogaritmovani se za¢ne Sum speckle podobat bilému gaussovskému Sumu. Zlogarit-
movanim vzorce(13) se zméni multiplikativni Sum na Sum aditivni: [10]

log(fij) = log(gi;) + log(ui;) (14)

kde log(f; ;) je vysledny ultrazvukovy pixel po zlogaritmovani, log(g; ;) je zlogaritmo-
vany pixel bez Sumu a log(u; ;) je zlogaritmovana slozka Sumu.

Speckle je komplexni Sum, je zavisly na konkrétnim obrazku a je tedy tézké ho odstra-
nit. [9]

2.2.2 Gaussovsky Sum

Gaussovsky Sum je statisticky Sum, ktery mé pravdépodobnost vyskytu stejnou jako
normélni distribuce. Tento Sum pochazi prevazné z prirodnich zdroju. Gaussovsky Sum je
lehké modelovat a diky tomu je mozné ho snadno odstranit. [1, 5]

2.3 ReZim cCinnosti diagnostického ultrazvukového systému

Diagnostické ultrazvukové zobrazovaci systémy se deéli podle rezimu c¢inosti a to na
médy A, B, 3D B, M, dopplerovsky atd. Jednotlivé mdédy urcéuji fizeni ultrazvukového
zobrazovaciho systému a zptisob prezentace prijaté informace z odrazeného ultrazvukového
impulzu.

Ultrazvukovy zobrazovaci systém miize byt vybaven pro snimani jednim nebo i vice
mody, casta je napfiklad kombinace B-moédu a barevného dopplerovského moédu.
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Obrazek 1 - A,B, a M mdéd ultrazvukového zobrazeni, pfevzato z [13]

2.3.1 A-méd

Nazev ” A”tohoto médu ultrazvukového zobrazovaciho systému pochéazi ze slova ampli-
tuda. Tento mdd je nejjednodusi a nejstarsi zobrazovaci méd ultrazvukového zobrazovaciho
systému. Je zékladnim typem, ze kterého byly vyvinuty vsechny ostatni metody.

Jedné se o jednorozmeérné zobrazeni, diky kterému mizeme urcit pouze hloubky a sily
odrazu ultrazvukové viny(viz. Obrazek 1).

K zobrazeni dochazi na obrazovce jako graf amplitudy v zavislosti na hloubce odrazu.
Dodnes se tato metoda pouziva napiiklad v oftalmologii. [3, 11]

Mezi hlavni nevyhody této metody patfi:

e nelze presné urcit smér odkud odraz prisel
e nelze uréit, jaky objekt vyvolal odraz

e neni znadma presnd podoba objektu, ktery vyvolal odraz [3, 12]

2.3.2 B-mod

Méd-B byl pojmenovan podle toho, ze vyuZiva k zobrazeni modulaci jasu ¢ili bright-
ness(viz. Obrazek 1). Je to dnes nejpouzivanéjsi méd ultrazvuku ve vétsiné klinickych obort.

Princip ultrazvukového B mdédu je ten, ze provadi fez objektem v roviné pohybu sondy.
Tohoto pohybu je dosazeno mechanickym nebo elektronickym vychylenim svazku ultra-
zvukového paprsku. Vysledny obraz ma tedy tvar véjife s vrcholem, ve kterém je umistén
ménié(viz. Obrazek 2). Jedna se tedy o 2D zobrazeni.

V tomto mdédu zobrazeni je uz vysledny obraz rozeznatelny a dé se podle ného urcit jaky
objekt vyvolal odraz ultrazvukové viny a jestli neni néjak poskozen. Dale v tomto modu
mizeme i sledovany objekt rozmétit a ziskat jeho presné rozméry. [11]

Tento méd bude vyuzit i pti ziskdvani dat na ultrazvukovém zobrazovacim systému
GE VingMed System FiVe v diplomové praci.
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(a)
Obrazek 2 - Vysledny obraz porizeny v B-mdédu, prevzato z [19]

2.3.3 3D 4D B-moad

Jedna se o nejnovéjsi technologii v ultrazvukovych zobrazovacich systémech. Vyuziva
2D skenii ziskanych pomoci B-mdédu a nasledné pomoci vypocetni technologie vytvori 3D
staticky obraz snimané oblasti(viz. Obrazek 3), nebo dynamicky 4D obraz. [2, &]

"2 30337-06-09-26-1 GA=27w3d J0M1.5cmi14Hz  Tis D.2 09/26/2006 11:47:03 AM

B56° /65"

Obrazek 3 - Ukazka vystupu 3D ultrazvukového zobrazovaciho systému,
prevzato z [18]

2.3.4 M-moéd

Méd M je pojmenovan podle motion - tedy ¢esky pohyb(viz. Obrazek 1). Tento méd
je jednorozmérny, vyuziva B-mddu, ale snimé pouze jedno misto, na kterém lze sledovat,
jak se v pritbéhu casu méni. Je primérné urcen pro zobrazovani pohybujich se struktur, u
kterych nas zajiméa jejich pohyb v case. Stejné tak jako B-mdd vyuziva modulace jasu.
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Tento moéd byva doplnén u modernich ultrazvukovych zobrazovacich systémid B médem,
aby obsluha mohla vidét pfesné misto snimani. Tento mdéd zobrazeni nalezl své uplatnéni
prevazné v kardiografii. [3, 11]

2.3.5 C-mod

Tento méd neni pfili§ pouzivany. Jednad se o kombinaci A-médu a B-mdédu. Pomoci
tohoto modu lze zobrazit plosny fez v urcité hloubce zkoumané oblasti. Vysledny fez je
kolmy k vysilanému ultrazvukovému paprsku. Pomoci sklddani vice projekci nasnimanych
v ruznych hloubkach je mozno vytvorit 3D obraz zkoumané oblasti. [3]

2.3.6 Dopplerovsky méd

Narozdil od klasického B-médu, ktery poskytuje 2D informaci o anatomii organu a
strukture tkani, slouzi dopplerovsky mod k detekci prutoku kapaliny a jeho parametri.

Tento méd muze byt spojen s klasickym B-médem (barevny doppler)(viz. Obréazek 4).
Toto spojeni prinasi informaci jak o strukture tkané, tak o perfizi ve snimané tkani.

Obrazek 4 - Ukézka barevny doppler, pievzato z [20]

Tento mdéd vyuziva Dopplerovsky efekt, ktery zapri¢inuje zménu frekvence ultrazvukové
vlny v zavislosti na rychlosti pohybu objektu, od kterého se ultrazvukova vlna odrazila.
Pokud se objekt priblizuje k detektoru, frekvence ultrazvukové viny se zvysi a pokud se
vzdaluje, tak se frekvence ultrazvukové viny snizi. Diky tomu lze urcit rychlost objektu,
od kterého se ultrazvukova vlna odrazila, coz se da naptiklad vyuzit pro méfeni rychlosti
krevniho toku. [8, 12]
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Kapitola 3

Ultrazvukovy zobrazovaci systém

GE VingMed System FiVE

Ultrazvukovy zobrazovaci systém GE VingMed System FiVe(viz. Obrazek 5) je ¢asto
vyuzivany ultrazvukovy zobrazovaci systém, ktery se vyuzival predevsim v kardiologii diky
pfitomnosti médu barevny doppler. Déle tento systém mtize pracovat v médech: [4]

klasicky B-mod

e M-mdd

barevny M-mdd
e doppler

K tomuto pristroji jsou k dispozici 2 sondy a to s pracovnimi frekvencemi 2M Hz a
2,bMHz.

Systém, ktery je pouzit pro ziskani ultrazvukovych dat v této praci, je upraven, aby byl
schopny ulozit naméfena data bez jakychkoliv iprav. Aby mohl sestrojeny program spravné
precist naméfena data, musi byt snimény v rezimu RF a se zapnutym CFM.

21



Obrazek 5 - Ultrazvukovy zobrazovaci systém GE VingMed System FiVE
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Kapitola 4

Filtrace

Jak uz bylo zminéno diive, v datech naméfenych ultrazvukovym zobrazovacim systé-
mem se uplatnuji dvé slozky Sumu a to speckle a gaussovsky Sum. Za ztratu informace je
odpovédny hlavné sum speckle, jehoz odstranéni se bude tato kapitola vénovat.

K odstranéni Sumu mtzeme vyuzit nékolik moznych druhi filtrace. Obecné je lze rozdélit
na zakladni a pokrocilé moznosti filtrace, pficemz zakladni moznosti filtrace jsou vesmeés
méné vypocetné narocné, ale nemaji takovou uc¢inost v odstranéni sumu nebo zkresluji
vysledny obraz. [10]

4.1 Pokrodilé MozZnosti Filtrace

Mezi pokrocilé moznosti filtrace patii takzvané adaptivni filtry. Tyto filtry odstranuji
sum speckle, zatimco hrany ztstavaji zachovany. [10]

4.1.1 Lee filtr

Lee filtr vyuziva statistickou distribuci pixelti v plovoucim okné pro vytvoreni vysled-
ného pixelu. Filtr pfepokladé rozlozeni Sumu podle vzorce (13). Tento filtr je zaloZzen na
predpokladu, Ze stfedni hodnota a rozptyl hledaného pixelu je rovna stfedni hodnoté a
rozptylu vSech pixelti v plovoucim okné. [16]

Lee filtr je vyjadfen pomoci vzorce: [10]

Yij =T+ k(zij —T) (15)
kde y; ; je odhadnuty pixel bez Sumu, z; ; je zaSumény pixel v pohybujicim se okné, T

je prumér vsech pixeli v plovoucim okné a k je vahovaci faktor.

Vahovaci faktor k se pocita podle vzorce: [16]

ox2L
k= —n—— 1
ox?L + (y)? (16)
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kde L je ekvivaletni pocet ndhled (ENL) a je definovano jako pomér ¢tverce pruméru
vici ¢tverci rozptylu.

4.1.2 Kuan filtr

Kuan filtr pracuje na stejném principu jako Lee filtr, ale s jinou vahovaci funkci. Ta je
zadana vzorcem: [10]

k= oy T (17)

4.1.3 Frost filtr

Frost filtr nahradi vybrany pixel vAhovanou sumou hodnot vné plovouciho okna o veli-
kosti n.n. Vahovaci faktor klesa se vzdalenosti od vybraného pixelu. Vahovaci faktor vzrista
pro stfedovy pixel jako rozptyl pfirustku vné okna. Tento filtr pfedpoklada sum speckle jako
multiplikativni a je vyjddfen pomoci vzorce: [10]

vijg = > ka0, (18)
n.n

kde t = /42 + j? je vzdélenost mezi vybranym pixelem (n,n) a zpracovidvanym pixelem
(n+1i,n+j), a je adaptivni koeficient vypocteny na zakladé lokalni statistiky v plovoucim
okné a k je normaliza¢ni konstanta. [10]

7Z tohoto vzorce vyplyva, ze pokud « je malé, tak se filtr chova jako prumérovy filtr, ale po-
kud je a velké, ma tendenci zachovavat ptivodni obraz, coz je vlastnost zahrnuta ve filtrech
Lee a Kuan. [16]

4.1.4 Medianovy filtr

Medianova filtrace se fadi mezi nelinearni filtra¢ni metody. Prifadi ke kazdému pixelu
hodnotu medidnu z jeho okoli vybraného pomoci plovouciho okna. Median je vypocitan
pomoci sefazeni vSech hodnot v matematickém poradi vybranych plovoucim oknem a na-
sledné vybranim prostredni hodnoty. Tato hodnota je zapsana do stredového pixelu
(viz. Obréazek 6). [10]
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razek 6 - Princip medianového filtru

Tento filtr je relativné pomaly, dokonce i pfi vyuziti rychlofadicich algoritmt. Vyhoda
medianového filtru je ta, ze zachovava hrany objektu. [16]

4.1.5 Zkraceny medianovy filtr

Zkraceny medianovy filtr se od klasického medianového filtru lisi tim, ze vypocte jak
median, tak i primér hodnot vybranych plovoucim oknem. Nésledné vymaze hodnoty nej-
vzdalenéjsi od prumeéru a ze zbylych hodnot vypocte median, ktery prifadi do hodnoty
stredového pixelu. Pokud je distribuce hodnot nesymetrické, dojde k posunuti vysledného
medidanu k modus, coz je nejvyssi bod v histogramu hodnot vybranych oknem. Pokud je
spektrum symetrické, vysledek je stejny jako u klasického medidnového filtru. [16]

4.1.6 Hybridni medianovy filtr

Hybridni medidnovy filtr je dalsi modifikaci medianového filtru. Tento filtr je tfikrokovy
hodnotici operator. V plovoucim okné o velikosti 5.5, jsou pixely hodnoceny ve dvou odlis-
nych skupinach (viz. Obréazek 7). Honoty medidnu z 45°prvki, které tvoii ”X”a z 90°prvkd,
které tvori ”+”jsou porovnany s hodnotou stredového pixelu a jejich median je zapsan jako
hodnota pro novy pixel.

Toto tristupniové hodnoceni nevytvaii tak vysoké naroky na vypocetni vykon jako v
pripadé medianového filtru. Kazdy hodnotici operator totiz hodnoti mnohem mensi pocet
prvki. Pokud by v tomto pripadé byl pouzit klasicky medianovy filtr, musel by pracovat
s 25 prvky, zatimco hybridni medidnovy filtr pracuje se dvéma skupinami o 9 prvcich a
vyslednou skupinou o 3 prvcich. Dokonce i s pfidanou logikou je tato metoda stale rychlejsi
nez klasicky median. [16]

Obrazek 7 - Pohyblivé okno hybridniho medianového filtru, prevzato z [16]

Tento filtr nemé tendenci klasického medidnového filtru a zkraceného medianového filtru
zaoblovat rohy a vymazéavat hrany, které jsou uzsi nez polovina velikosti plovouciho
okna. [10]
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4.1.7 Upraveny hybridni medianovy filtr

Tento filtr vychazi z hybridniho medidnového filtru. Vyuziva stejné rozdéleni prvkia v
plovoucim okné jako hybridni medidnovy filtr (viz. Obréazek 7), ale z 45°prvki, které tvoii
”X”nehledame median, ale maximum. Nasledné opét porovname hodnotu stfedového pixelu,
medidnu z 90°prvkd, které tvori ”+”a maximum z 45°prvki, které tvori ”X”a vybereme
median. Tato metoda by v porovnéni s vySe zminénymi méla dosahovat nejlepsich
vysledku. [10]

Tento filtr je pouzit v programu pro filtrovani dat z ultrazvukového zobrazovaciho sys-
tému GE VingMed System FiVE.

4.1.8 Anizotropni diftize

Anizotropni diftize obecné vyuziva principy difize tepla, které jsou aplikovany pfi zpra-
covani obrazi. Z toho plyne, Ze pokud pfi takovéto diftizi nebyla pouzita zadna prekazka,
ktera by diftizi zabranovala nebo zpomalila, doslo by k tomu, Ze obraz by dosahl stabilniho
stavu s homogenni intenzitou hodnot vsech pixela. [10]

Anizotropni diftize je tvofena pravé témito prekazkami zabranujicim diftzi. Tyto pre-
kazky jsou tvoreny hranami objektt v obrazku, z toho plyne Ze difizni proces je v kazdém
objektu nezavisly na zbytku obrazu. Idedlné by mél tedy kazdy objekt dosdhnout stabil-
niho stavu tj. kazdy pixel v objektu by mél mit stejnou intenzitu, ale hrany by mély byt
zachovany diky tomu, Ze kazdy objekt by mél dosdhnout jiné hodnoty intenzity. [10]

Tepelna diftze v obrazu I je proudéni ¢ modelovano pomoci Fickovy rovnice:

¢ =—DVI (19)

kde D je symetricka, kladné definovana matice a VI predstavuje lokalni vodivost I. [10]
Za predpokladu, ze I je prostfedi bez tepelnych ztrat, tak v v ¢ase t mame:

61 = —dive (20)

kde div je operator divergence. [10]
Spojenim vzorce(19) a vzorce(20) dostaneme:

8,1 = div(DVI) (21)

4.1.9 Perona-Malik anizotropni difuze

Filtr Perona-Malik anizotropni difize (PMAD) je zaloZena na anizotropni diftizi. Od ni
se lisi tim, Ze k aproximaci vyvoje obrazi pouzivad upraveny vzorec (21):

6 = div(g(|VI|*)VI) (22)

kde g pfedstavuje klesajici funkci modulujici velikost tepelné difize v zavislosti na ve-
likosti gradientu. [10]
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Vektorova vyjadfeni, tak jako ve vzorci(22), jsou nachylnad k vytvareni problému v dis-
krétnich prostiedich, jako jsou digitalni snimky. Také vypocet gradientu Al predstavuje
problém. Kviili vyhnuti se témto problémim je v tomto filtru pouzita skalarni aproximace.
V PMAD se implementace vzorce(22) sklada z vypoc¢tu prenosu tepla mezi vybranym pi-
xelem a jeho ¢tyfmi pfimymi sousedy(viz. Obrazek 8). Ostatni pixely v okoli vybraného
pixelu nejsou pii vypoctu pouzity. [10]

Yw li-1,j Y

1 |

IS |

i1,

Obrazek 8 - Vypocet pFenosu tepla ze sousednich pixela ve filtru PMAD,
prevzato [10]

7 téchto 4 pixeld obklopujicich vybrany pixel jsou vypocitany tyto hodnoty diftize:

Unlij=Ti1j—1ij
Vwilij=1lij1— i (23)
Vipli; = Iij1 — L
Volij = lit1; — i

kde N,W,E a S pfedstavuji smér ze kterého se diference po¢ité. [10]

Jakakoli tepelné difiize je v tomto pripadé fizena pocateénim stavem a diftznim sché-
matem. V pfipadé tohoto filtru je pocatecni stav (I [0]) ptvodni obraz. Nésledné se obraz
kazdou iteraci méni, pficemz hodnota jeho pixel na pozici (i,7) v ¢ase t + 1 je déna:

I = 1 4 Ny UNL 4 2w O L)+ 2p UpL) + 25T (24)

2 i,
kde A\ € <0,0.25> je vyzadovana pro stabilitu schématu, pficemz mensi A vede ke sta-
bilnéjsi ale pomalejsi diftzi a z je koeficient vodivosti, ktery predstavuje velikost diftze mezi
pixelem na pozici (7, j) a jeho ¢tyfmi sousedy. [10]

Pficemz diftzni koeficientz se vypo¢ita podle vzorce pro kazdou orientaci v € {N, W, E,S}:

2y = g(| W51 4]) (25)
kde ¢ stejné jako ve vzorci (22), je klesajici funkce, ktera moduluje velikost tepelné
diftze v zavislosti na absolutnim rozdilu intezity mezi dvéma pixeli. [10]

Tato funkce mize byt posana témito vzorci:
gi(z) = e & (26)
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B 1
1+ ()
kde K je prah, ktery potlacuje diftzi kdykoli |¥.1; ;| > K. [10]

g2(z)

Bylo dokézano ze funkce g, posana vzorcem(26) dosahuje vétsich hodnot diftize nez funkce
g1. Dtlezitéjsi je, ze pfi hodnotéch K =~ 1 funkce g2(x)>0, to znamena, ze i kdyz je rozdil
hodnot mezi pixely extrémeé velky, probiha mezi nimi diftze. Proto bude v diplomové praci
pii filtrovani ultrazvukovych dat pouzita funkce g;. [10]

Vyhody této metody jsou:

e celkova energie snimku zistane zachovana
e nevytvari zadné nové lokalni extrémy

Naopak tato metoda byva v literatufe kritizovana za skalarni zachazeni s difazi. [10]

4.1.10 Zobecnéna Perona-Malik anizotropni diftize vyuzZivajici funkce

omezené odliSnosti

Zobecnéna Perona-Malik anizotropni difize vyuzivajici funkce omezené odlisnosti
(GPMAD-r) se lisi od PMAD tim, Ze nahrazuje absolutni rozdil mezi dvéma pixely
Zobecnénd Perona-Malik anizotropni diftze vyuzivajici funkce omezené odlisnosti(RDF).
Diky tomu se vzorec (23) pro vypocet hodnot difuze ze sousednich pixelt zméni na: [10]

Un1i; = sign(li-1; — Lij)-r(li-1,5, 1ij)
Uyl ;= sign(lij—1 — Lij)r(Lij—1, 1 ) (28)
Ugli; = sign(lij41 — Lij) (L, Lig)

Vsl j = sign(lit1,; — Lij) r(Lit1,5, 1i )

Ulohou RDF ve filtru GPMAD-r je méfit rozdily mezi sousednimi pixely. Idedlné RDF
musi vytvorit malou rozdilovou hodnotu pro pixely ve stejném objektu, ale zaroven musi
dokazat vytvorit velkou rozdilovou hodnotu pro pixely, které nepatii do stejného
objektu. [10]

Jako RDF muzeme pouzit rizné funkce napiiklad (viz. Obréazek 9):

ri(z) = Ve - vyl (29)

ra(@) = o~y (30)
ra(@) = | = o] (31)

ra(z) =/ Wz — V| (32)
r5(x) = vz -yl (33)
ro(@) = VIF 7] 31
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Obrazek 9 - Prubéhy jednotlivych funkci RDF, pfevzato z [10)]

P1i pouziti funkci RDF r; dojde ke znatelnému rozmazani snimku. V pripadé pouziti
funkci RDF ry a rg, diftze odstrani vétSinu Sumu, a zaroven zachova hrany. Funkce RDF
r4, 75 a rg ve vysledku poskytuji vice omezené difuze, tudiz dokonale zachovavaji hrany, ale
nejsou schopny regulovat Sum v misté, které je jim téZce poskozeno. Tyto tii funkce RDF
poskytuji nejlepsi kompromis mezi zachovanim hran a tpravou vnittku objektu. Vysledna
hodnota intenzity pixelu se vypocita stejné jako v pripadé filtru PMAD podle
vzorce (24). [10]

Tento filtr je pouzit v programu pro filtrovani dat z ultrazvukového zobrazovaciho sys-
tému GE VingMed System FiVE.
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Kapitola 5

Test vybranych filtra

Ucinost filtrace byla testovana na datech nasnimangch pomoci ultrazvukového zobra-
zovaciho systému GE VingMed System FiVE a na snimku umeéle zasuméném v prostiedi
Matlab. Testovany jsou zde filtry UHMF a GPMAD-r. Dale byla na téchto datech testovana
¢asova naroc¢nost algoritmu jednotlivych filtri.

5.1 Filtrace uméle zaSuméného snimku

K testovani byl pouzit sum vytvofeny v programu Matlab. U¢inost filtri byla testovana
na trech druzich sumu a to na gaussovském Sumu, Sumu ”stl a pepi”’a Sumu speckle.
U téchto Sumu byly nastaveny rizné parametry. Filtrace byla testovana na filtrech UHMF
a GPMAD-r s RDF rj, funkci modulujici velikost diftize g; a 250 iteracemi.

Utinost filtrace byla hodnocena pomoci poméru signal sum(SNR).
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5.1.1 Gaussovsky model Sumu

Gaussovsky Sum byl nastaven s konstantni stfedni hodnotou 0,01 a rozptylem o, ktery
byl nastaven na hodnoty 0,005, 0,01, 0,04 a 0,08.

Tabulka 6 - Tabulka hodnot SNR snimku zasuméného pomoci gaussovského Sumu pred
a po filtraci

Typ filtru oc=0,006|0=001|0=004|0c=0,08
nefiltrovany snimek 11,82 9,15 3,91 1,49
UHMF 15,65 13,52 9,63 8,20
GPMAD-r s RDF r5, 250it 12,65 11,18 4,59 1,78

Obrazek 10 - nefiltrovany snimek zasumény gausovskym Sumem s hodnotou
o = 0,05, filtrovany snimek pomoci UHMF a filtrovany snimek pomoci
GPMAD-r s RDF r5, 250it

U filtru GPMAD-r se pfi nizké o Sumu projevuje znatelné rozmazani ploch s podobnou
intenzitou, coz vede k poklesu SNR orpoti UHMF (viz. Obrazek 10). Déle je u tohoto filtru
patrné, ze zanechavd Sum s vysokou hodnotou intenzity oproti okoli. Tato vlastnost je
popséna v Kapitole 5.1.2., kterd je zaméfena na impulzni Sum.

U filtru UHMF se projevila jeho vlastnost vypliiovat mala tmava mista. JelikoZ vychazi
tento filtr z medidnového filtru, mé opét lepsi vysledky SNR oproti GPMAD-r.

V piipadé obou filtri jsou hrany v snimku zachovany i pti vysokych hodnotach Sumu.
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5.1.2 Model Sumu typu sil a pepr
Impulzni Sum ”sil a pepi” byl nastaven s parametrem hustoty sumu D na 0,01, 0,05,

0,1 a0,2.

Tabulka 7 - Tabulka hodnot SNR snimku zasumeneho pomoci Sumu ”sul a
pepi”’pred a po filtraci

Typ filtru D=001|D=005|D=01|D=0,2
nefiltrovany snimek 13,58 6,86 4,01 1,17
UHMF 18,35 13,29 11,05 9,23
GPMAD-r s RDF r5, 250it 10,89 6,35 3,89 1,23

Obrazek 11 - nefiltrovany snimek zasumény Sumem ”sil a pepi”’s hodnotou
D = 0,2, filtrovany snimek pomoci UHMF a filtrovany snimek pomoci
GPMAD-r s RDF 75, 250it

Na tomto Sumu je jasné patrna vlastnost GPMAD-r s g1 a to, Ze mezi oblastmi s velkym
rozdilem intezity neprobihd diftize, proto je pfi filtraci impulzniho Sumu netéinny. Az pii
velkém zasuméni a vétsSim poctu cernych pixeld Sumu v tmavych ¢astech a bilych ve svétlych
¢astech snimku dochézi k nepatrnému zlepseni SNR, oproti nefiltrovanému snimku.

Naproti tomu u UHMF diky tomu, Ze vychazi z medianové filtrace je tcinnost filtrace
velika. Déale se zde opét projevila jeho vlastnost vypliovat malé vyrazné tmavsi ¢asti. Diky
tomu ¢ernou slozku Sumu filtruje dokonale a bilou ponechava(viz. Obrazek 11).
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5.1.3 Model Sumu typu speckle

Sum speckle je v programu Matlab generovan podle vzorce:

J=1+1In (36)
kde J je vysledny obraz, I je pivodni obraz a n je rovnomérné rozlozeny ndhodny Sum se

stfedni hodnoutou 0 a rozptylem o. Rozptyl ¢ byl nastaven na hodnoty 0,01, 0,05, 0,1 a 0,2.

Tabulka 8 - Tabulka hodnot SNR snimku zaSuméného pomoci Sumu speckle
pred a po filtraci

Typ filtru c=001]06=005|0c=01]0c=0,2
nefiltrovany snimek 16,57 10,09 7,27 4,57
UHMF 19,34 14,43 12,16 9,79
GPMAD-r s RDF r5, 250it 13,63 11,22 8,14 5,8

Obrazek 12 - nefiltrovany snimek se Sumem speckle s
o = 0,05, filtrovany snimek pomoci UHMF a filtrovany snimek pomoci
GPMAD-r s RDF r5, 250it

Na tomto Sumu lze opét pozorovat, Ze pri jeho nizkych intenzitach dojde pii filtraci
pomoci GPMAD-r k poklesu SNR pod nefiltrovany snimek, stejné jako pfi filtraci gaussov-
ského Sumu. Pfi vysSich intenzitach Sumu uz je pomér SNR lepsi nez nefiltrovany snimek.
Filtr UHMF je opét pii filtraci tohoto uméle vytvoreného Sumu lepsi nez GPMAD-r v po-
méru SNR. Opét se zde ukazuje vlastnost tohoto filtru zapliiovat mald tmava mista. V
pripadé obou filtrd i pfi vysokych hodnotach Sumu jsou hrany v snimku zachovany
(viz. Obréazek 12).
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Generovani Sumu speckle v programu Matlab je velice zjednodusené, a proto se od
realného Sumu speckle znacné 1isi.

5.2 Filtrace realnych ultrazvukovych dat

K testovani byly pouzity snimky ultrazvukového fantomu nasnimané ultrazvukovym
zobrazovacim systémem GE VingMed System FiVE. Filtrace byla testovana na filtrech
UHMF a GPMAD-r s RDF rj5, funkci modulujici velikost difiizeg; a 250 iteracemi.

Obrazek 13 - nefiltrovany snimek fantomu nasnimany pomoci GE Vigmed
System FiVE, filtrovany snimek pomoci UHMF a filtrovany snimek pomoci
GPMAD-r s RDF r5, 250it

Obrazek 14 - nefiltrovany snimek fantomu nasnimany pomoci GE Vigmed
System FiVE, filtrovany snimek pomoci UHMF a filtrovany snimek pomoci
GPMAD-r s RDF r5, 250it
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Obrazek 15 - nefiltrovany snimek fantomu nasnimany pomoci GE Vigmed
System FiVE, filtrovany snimek pomoci UHMF a filtrovany snimek pomoci
GPMAD-r s RDF r5, 250it

Na téchto snimcich je patrné, ze filtr GPMAD-r si poradil se Sumem speckle lépe nez
UHMEF. Dale je zde zfejmé u filtru GPMAD-r zachovani hran a struktury objekti, které by
mohly mit néjakou informac¢ni hodnotu. Pri filtraci filtrem UHMF doslo k drobné zméné
struktury objektu.

5.3 Casova naroc¢nost algoritmu filtrace

Pii filtraci se ukazala i odli$né ¢asova naro¢nost algoritmu filtrti(viz. Tabulka 9). V to-
muto testu byl porovnan ¢as potfebny pro filtrovani snimku s rozliSenim 512x512px a ultra-
zvukovych dat nasnimanych ultrazvukovym zobrazovacim systémem GE VingMed System
FiVE s rozliSenim 492x530px.

Tento pokus byl proveden s filtry UHMF, GPMAD-R s funkci RDF r5, 250 iteracemi a
filtraci pouze uvnitt véjife ultrazvukovych dat, GPMAD-R s funkci RDF 75, 250 iteracemi a
filtraci i vné véjife ultrazvukovych dat a GPMAD-R s funkci RDF rg, 250 iteracemi a filtraci
pouze uvnitt véjife ultrazvukovych dat. Vsechny filtry GPMAD-r méli funkci modulujici
velikost diftize g;. Cas potiebny pro filtrovani byl méfen v programu Matlab pomoci funkce
tic-toc.

Tento test byl provadén na PC s hardwarovou konfiguraci stejnou jako v Kapitole 6.
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Tabulka 9 - Tabulka ¢asovych naro¢nosti algoritmu filtrace

Typ filtru Ultrazvukova data Snimek
s rozlisenim 492x530px | s rozliSenim 512x512px
UHMF 2,3s 2,7s
GPMAD-r s RDF 75, 250it 60,1s -
filtrace pouze uvniti véjire
GPMAD-r s RDF r5, 250it 106,9s 144,55
filtrace i vné véjire

GPMAD-r s RDF rg, 250it 608,1s -

filtrace pouze uvniti véjire

7 této tabulky je zfejmé, ze nejrychlejsi filtrace poskytuje filtr UHMF a to 2,3 sekundy
u dat, pro jejichz filtrovani byl vybrany. Tento filtr je vhodny pro rychlou filtraci ultrazvu-
kovych dat.

U filtrt GPMAD-r je vidét veliky rozdil v ¢asové naroc¢nosti algoritmu pti pouziti RDF
r5 a rg. Kvili stejnym vysledkiam filtrace byla zvolena RDF r5.

Daéle je vidét rozdil v ¢asové naroc¢nosti mezi algoritmem, ktery filtruje pouze data
uvniti véjire ultrazvukovych dat. Tato tprava ma, kromé casové tspory i vyhodu v tom,
ze nedochazi k diftzi éerného okoli do véjife dat.

V programu proto bude pouzit filtr UHMF pro rychlou filtraci ultrazvukovych dat a
filtr GPMAD-r r5 s filtrovanim uvnitf véjife, jakozto nejrychlejsi ze zkousenych GPMAD-r
filtra.
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Kapitola 6

Program pro zpracovani obrazu
ultrazvukového zobrazovaciho
systému GE VingMed System
FiVE

Pro nacitani surovych (RAW) dat z utrazvukového zobrazovaci systému GE VingMed
System FiVE a naslednou filtraci Sumu spekle byl vytvofen program v prostiedi GUIDE
Matlab 2009a (viz. Obrazek 16).

Tento program pracuje s RAW daty nasnimanymi pomoci utrazvukového zobrazovaci
systému GE VingMed System FiVE v rezimu RF a se zapnutym CFM.

Spusténi tohoto programu se provadi souborem projekt.fig popf. projekt.mat. Déale sou-
bory getparam.m, openclp.m, pkg.m, readinfo.m, readiq.m, remain_time.m a scancov.m se
staraji o pfevod surovych dat do formatu s kterym je schopen Matlab pracovat. Tyto sou-
bory byly vytvoreny firmou GE Healthcare.

Soubory filtr UHMF.m a filtr GPMADR.m se staraji o filtraci dat metodou UHMF
respektive GPMAD-r.

Tento program byl vytvoren a zkousen na PC s hardwarovou konfiguraci:

e CPU: Intel Core 2 Duo P8400 2,26 GHz
e GPU: ATI Mobility Radeon HD 3470
e RAM: 4GB
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e HDD: Western Digital Scorpio Black WD5000BEKT 7200rpm
a softwarovou konfiguraci:
e OS: Windows 7 Professional 64bit

e programovaci prostfedi: Matlab Version 7.8.0.347 (R2009a)

N R — Volby filtrace————————— — Zobrazeni filtravanych dat
Nacteni UZV dat  Metoda fitrace

— Wiher zobrazené filtrace
lin7 cle V] UHMF
clip7.clp UHMF
V| GFMAD-r
@ GPMAD-r

—%yhér dat pro filtraci
V| Normalni

— Vyhér zohrazenych dat
¥| Harmanicke

@ Normalni ‘ UloZ |

Filtruj

Harmonicka ‘ UloZ |

{ | f[ s il f[ 1

{ | | [

Obrazek 16 - Program pro zpracovani obrazu ultrazvukového zobrazovaciho
systému GE VingMed System FiVE

6.1 Nacitani

Tato ¢ast programu je uréena pro nac¢itani RAW dat (viz. Obrazek 17). Nacitani se spusti
stisknutim tlacitka "nacteni souboru”, piicemz se otevie okno pro vybrani pozadovaného
souboru s priponou .clp . Nasledné se provede prevod téchto dat, jehoz vysledkem jsou dveé
proménné s daty pro normaéalni a harmonické snimani.

V pribéhu prevodu dochazi i ke zesvétleni snimkt a pfevodu hodnot intenzit jednotli-
vych pixelt do rozmezi <0, 1>.

Pii prevodu dat se objevi stavové okno které informuje o pribéhu a zbyvajicim case
potfebného pro prevod.
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‘ Naéteni UZV dat ‘

clip?.clp

Obrazek 17 - Cast programu uréena k naéitani surovych dat

@éﬂm uti tlagitka n 369

v

MNastaveni parametrd na vychozi hodnoty

%7

Wybér cesty

T Cesta nezadana
Kaontrola zadani

cesty

Cesta zadana

Pfevod dat podprogramu pkg.m

v

Mastaveni rozsahu a kroku posuvniki

v

/ﬁbrazeni prevedenych I:IV

!

Prevedena data

Obrazek 18 - Vyvojovy diagram ¢éasti programu urc¢ené k nacitani surovych dat

6.2 Vybrani snimku k filtraci
Dalsi ¢ast tohoto programu je zaméfena na vybrani sekvence snimkti, které se nasledné

budou filtrovat (viz. Obréazek 19). Vybér snimkt probihd bud posuvnikem nebo zadanim
¢isla snimku do pole na pravo od posuvniku. Toto pole slouzi zaroven i pro zobrazeni
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aktualné vybraného snimku. Prvni snimek sekvence pro filtrovani je vybiran pomoci hor-
niho posuvniku a posledni pomoci spodniho posuvniku. Tyto posuvniky a pole pro zobra-
zeni/zadavani ¢isla snimku se aktivuji az po nacteni ultrazvukovych dat.

Aktualni snimek se zobrazuje v okné.

Obrazek 19 - Vybrani sekvence dat k filtraci
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Pfevedena data

Textového pole

v

Maé&teni hodnoty
text. pole

Posuvniku

Zadana hodnota Maéteni hodnoty posuvniku
Je v intervalu ‘

Kaontrola
razsahu

Mastaveni hodnoty textového pole
na hodnotu posuvniku

Zadana hodnota
neni v intervalu

e zadana hodnot3 Mastaveni hodnoty | a
0 nebo men3i text. pole na 1
MNastaveni hodnoty
text. pole na max hodnotu
| -

Mastaveni posuvniku
MNa hodnotu text. pole

BN

Y

ﬁbrazem’ vybraného sn imV

Obrazek 20 - Vyvojovy diagram ¢asti programu urcené k vybrani sekvence
dat k filtraci

6.3 Filtrace

Tato Cast programu je zaméfena na vybér filtrace zvolené sekvence snimkt. Tato sek-
vence se muze filtrovat bud upravenym hybridnim medidnovym filtrem (UHMF) nebo po-
moci filtru zobecnéné Perona-Malik anizotropni diftize vyuzivajici funkce omezené odlisnosti
(GPMAD-r)(viz. Obrazek 21).

V této casti je tfeba vybrat metody filtrace a data, kterd maji byt filtrovany.
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Samotna filtrace se spousti tlacitkem ”Filtruj”. Pokud je zadan Spatny rozsah, nejsou
nactend nefiltrovana data, neni vybran zpusob filtrace, nebo neni vybrano jestli se maji
filtrovat data nasnimand v normalnim nebo harmonickém rezimu, objevi se v okné text s
chybou, kterd se objevila a filtrace neprobéhne. Pokud jsou vSechny pole zaddna spravné
dojde k filtraci.

— %olby filtrace
— Metoda filtrace

UHMF

GPMAD-r

— “yhér dat pro filtraci——
Mormalni

Harmonické

Filtru

Obrazek 21 - Vybér filtrace pro vybranou sekvenci dat
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Pfevedena data, hodnoty
in @ max pro vybér filtrované sekvence

r

Mastaveni vychozich hodnot pro
zobrazeni a ukladani

Y
Wybeér filtrd a typu dat pro
filtraci

Mastaveni
filtrace

Zobrazeni chyby

Lo Ano
Mormalni

data

Filtr GPMAD-r

armonicka
data

Ano Ano

Mormalni

Filtr UHMF dats

e

armonicka
data

Filtrace podprogramem:
filr GPMADR m

Povoleni zobrazeni norm. dat
filtrovanych GPMAD-r,
a jejich ukladani

Filtrace podprogramem:
filr GPMADR.m

Povoleni zobrazeni harm. dat
filtrovanych GPMAD-r,
a jejich ukladani

Filtrace podprogramem:
filtr_UHMF.m

Povoleni zobrazeni norm. dat
filtrovanych UHMF,
a jejich ukladani

Filtrace podprogramem:
filr UHMF.m

Povoleni zobrazeni harm. dat
filtravanych UHMF,
a jejich ukladani

IS N S

Filtrovana data

Obrazek 22 - Vyvojovy diagram c¢asti programu uréené pro vybér filtrace pro
vybranou sekvenci dat

Pri filtraci se objevuji stavova okna, ktera informuji o pribéhu filtrace a o ¢asu potieb-
ném k jejimu dokonceni(viz. Obrazek 23).
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| | [

Filtruji norm. data pomoci GPMAD-r 1 min 8 sec

Obrazek 23 - Prubéh filtrace

6.3.1 UHMF

Filtr UHMF dosahuje rychlosti filtrovani cca 2,2s na jeden snimek nasnimany pomoci
utrazvukového zobrazovaci systému GE VingMed System FiVE. Tento filtr je blize popsan
v kapitole 4.1.7.

6.3.2 GPMAD-r

Filtr GPMAD-r dosahuje rychlost filtrace cca 1 minuta na jeden snimek nasnimany
pomoci utrazvukového zobrazovaci systému GE VingMed System FiVE. Tento filtr je blize
popséan v kapitole 4.1.10.

Pro tento filtr byla pouzita funkce pro modulaci velikosti tepelné diftze g; viz. vzo-
rec(26), kvili tomu, Ze pfi pfekroc¢eni prahu nedochazi k dalsi diftzi, pfiéemz K bylo na-
staveno na konstatni hodnotu K = 0.12 z divodu velké vypocetni naro¢nosti jeho vypoctu
v kazdé iteraci. Dale zde byla pouzita funkce RDF r5 viz. vzorec(33). V tomto filtru byla
déle nastavena A na hodnotu 0.12 a pocet iteraci na 250.

Tento filtr je navic pfizptisoben k filtrovani dat nasnimanych ultrazvukovym systémem
tim, Ze filtruje pouze tu ¢ast snimku, ve které je vé&jit ultrazvukovych dat. Toho bylo dosa-
zeno tim, ze filtr ignoruje vSechny pixely, které maji sousedni hodnotu intenzity 0, pfic¢emz
kazdy pixel z véjife ultrazvukovych dat ma hodnotu intenzity vétsi nez 0. Diky této tpraveé
se zrychlila filtrace ptiblizné dvakrat. Dale diky této ipravé nedochézi k diftizi hodnot mezi
véjitem ultrazvukovych dat a jeho ¢ernym okolim.

6.4 Zobrazeni

V této ¢asti je mozné si prochazet filtrovana data(viz. Obrazek 24 a 25). V sekvenci
filtrovanych dat je mozné se posouvat bud pomoci posuvniku nebo pomoci zadéni éisla
snimku do pole na pravo od posuvniku. Déle je zde moZnost volby zobrazeni dat filtro-
vanych UHMF nebo GPMAD-r filtrem a nasnimanych v normalnim nebo harmonickém
rezimu.MozZnosti zobrazeni se aktivuji po provedené filtraci podle toho, jaké byly zvoleny
metody filtrace a jakad byla vybrana data k filtraci. Pokud dojde k opétovné filtraci nebo
nacteni novych dat jsou moznosti zobrazeni a ulozeni deaktivovany.

Nasledné se vybrany snimek zobrazi v okné
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— Zohrazeni filtrovanych dat

—“vhér zohrazené filtrace

LIHMF

@ GPMAD-r

—“yhér zobrazenych dat

@ Mormalni ‘ UloZ ‘

Harmonicka ‘ Ulo¥ ‘

Obrazek 24 - Vybér zobrazenych filtrovanych dat

Obrazek 25 - Vybér snimku z filtrovanych dat,
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< Filtrovana data >

Narm.

Harm.

GPMAD-r

v

v

Vybér filtrace

UHMF

Narm.

Harm.

v

v

Zvolena data pro zobr.

GPMAD-r norm.

Zvolena data pro zobr.
GPMAD-r harm.

Zvolena data pro zobr.
UHMF norm.

Zvolena data pro zobr.
UHMF harm.

Textoveho pole

Macteni hodnoty
text. pole

Posuvniku

Nacteni hodnoty posuvniku

'

MNastaveni hodnoty textového pole
na hodnotu posuvniku

Zadana hodnota
jevintervalu

Kontrola
rozsahu

Zadana hodnota
neni v intervalu

Ano

e zadana hodnotg Nastaveni hodnoty a
0 nebo mensi fext. pole na 1
Nastaveni hodnoty
text. pole na fnax. hodnotu
i |

Nastaveni posuvniku
Na hodnotu text. pole

L .
4

Zobrazeni vybraného snimku

Nastavena hodnota

Obrazek 26 - Vyvojovy diagram ¢éasti programu urcené pro vybér snimku z
filtrovanych dat a jeho zobrazeni
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6.5 Ukladani

Ukladani dat se provadi pomoci tlac¢itka ulozit na pravo od volby zobrazeni norméalnich
nebo harmonickych dat.

Tlacitkem ” Ulozit” u volby norméalniho zobrazeni se uklddaji data nasnimana normalnim
zobrazenim a aktualné vybrané filtrace, ktera je zobrazena. To stejné plati pro harmonické
zobrazeni. Toto tlac¢itko se aktivuje az po dokonceni filtrace.

Stiskem tlacitka se otevie okno pro vybrani umisténi souboru a jeho nazvu. Nazev sou-
boru se pfedem auktomaticky generuje a to ve formatu naptiklad pro data ze souboru clipl,
s vybranymi snimky pro filtraci 6-14, filtrované metodou UHMF a norméalnim zobrazenim:
clipl filtrovany UHMF norm_snimky_6-14.mat (viz. Obréazek 27).

Takto ulozena data jsou ve formatu cell s poc¢tem bunék odpovidajicim poctu snimku
v sekvenci.

Mazev soubon: I-- filtrovarmy GPMADR nom_snimboy 5-10 j UloZit I

Ulozit jako typ:  |MATHiles ("mat) | Stomo |

Obrazek 27 - Format ukladanych filtrovanych dat
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< Filtrovana data >

Jiteni vybrangého
druhu filtrace

Generovani ndzvu souboru

-
Wybér cesty
Generovani nazvu soubaoru
¢
Vybér cesty Kontrola zadani

Cesta nezadana

Kontrola zadani
cesty

UlaZeni wybranych dat
Cesta nezadana

Cesta zadana

UloZeni wybranych dat

:
o

Obrazek 28 - Vyvojovy diagram c¢asti programu urcené k ukladani filtrovanych
dat
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Kapitola 7

Z.aver

Vysledkem této diplomové prace je seznamenti se s fyzikdlnim principem ultrazvukovych
zobrazovacich systémt a mdédy zobrazeni, ve kterych ultrazvukovy zobrazovaci systém miize
pracovat.

Dale je zde uveden technicky popis a vlastnosti ultrazvukového zobrazovaciho systému
GE VingMed System FiVe a ultrazvukovy sond, které budou slouzit k ziskavani surovych
dat. Dale je zde uveden popis v jakém nastaveni systém musi snimat, aby bylo mozné tato
data viibec prevést.

Nasledné byl popsan sum, ktery se v téchto zobrazovacich systémech vyskytuje s tim, ze
hlavni pozornost byla vénovana Sumu typu speckle a pokrod¢ilym metodam filtrace tohoto
Sumu. A to predevsim pomoci upraveného hybridniho medidnového filtru a pomoci filtru
zobecnénd Perona-Malik anizotropni difize vyuzivajici funkce omezené odlisnosti. Tyto dva
filtry byly vybrany pro svou odliSnou metodu filtrace.

Dale byla ovérena tc¢innost vybranych filtri na uméle zaSuméném snimku a nasnima-
nych datech pomoci ultrazvukového zobrazovaciho systému GE VingMed System FiVe. Ke
snimku byly prfiddny pomoci programu Matlab rizné typy Sumu, a to gaussovsky Sum,
Sum ”sul a pepi”’a sum speckle o rtuznych intenzitadch. Uméle zaSuméné a filtrované snimky
byly hodnoceny pomoci SNR. Zde se ukazalo, ze pfi mensi intenzité Sumu dojde pfi filtraci
filtrem GPMAD-r k rozmazani ploch s pfiblizné stejnou intenzitou a dojde k poklesu SNR
takto filtrovaného snimku pod SNR nefiltrovaného snimku (napf. u Sumu speckle s o = 0,01
bylo SNR nefiltrovaného snimku 16,57 a filtrovaného snimku filtrem GPMAD-r 13,67). Dale
byl filtr GPMAD-r neta¢inny pii filtraci impulzniho Sumu ”sil a pept”. Naopak filtr UHMF
dosahoval vzdy lepSich vysledku pii filtraci uméle vytvofeného Sumu nez filtr GPMAD-r.
Nejvyraznéjsi rozdil byl u Sumu ”sil a pepi”’s D = 0.2, kde hodnota SNR nefiltrovaného
snimku byla 1,17, filtrovaného snimku filtrem GPMAD-r 1,23 a filtrovaného snimku filtrem
UHMF 9,23. Také se u tohoto Sumu nejvice projevila vlastnost filtru UHMF zapliovat mala
tmava mista, kdy pii filtraci dokonale vyfiltroval ¢ernou slozku Sumu i pfi jeho vysokych
intenzitach. Dale se pfi filtraci ukazalo, Ze oba filtry zachovavaji hrany.

Nasledné byly hodnoceny snimky nasnimané pomoci ultrazvukového zobrazovaciho sys-
tému GE VingMed System FiVe. Tyto snimky byly hodnoceny subjektivné. Filtr GPMAD-r
zachovaval strukturu objektu, ktery byl kontrastni vici pozadi beze zmény a znatelné do-
kéazal potlacit okolni sum speckle. Filtr UHMF strukturu objektu trochu pozménil a to
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vyplnénim vyrazné tmavsich mist a okolni Sum speckle nedokazal tak G¢inné potlacit jako
filtr GPMAD-r. Pti tomto testu se ukézalo, Ze pro filtraci Sumu speckle, ktery neni umeéle
vytvoreny, je lepsi filir GPMAD-r oproti filtru UHMF.

Nasledné byla testovana ¢asova naroc¢nost algoritmi. Byl porovnan filtr UHMF a
GPMAD-r s RDF r5,rg, s omezenim na filtrovani dat pouze uvniti véjife ultrazvukovych
dat a bez omezeni. VSechny filtry GPMAD-r mély funkci modulujici velikost difiize g1 a
byly nastaveny na 250 iteraci. Pfi tomto pokusu se ukazala velice rozdilna ¢asova naroc-
nost jednotlivych algoritmu. Pfi filtraci snimku s véjitem ultrazvukovych dat pomoci filtru
UHMF bylo dosazeno ¢asu 2,3s, GPMAD-r s RDF r5, a omezenim na filtrovani dat pouze
uvniti véjire bylo dosazeno casu 60,1s, GPMAD-r s RDF rj5, a bez omezeni na filtrovani
dat pouze uvniti véjire bylo dosazen casu 106,9s, GPMAD-r s RDF rg, a omezenim na
filtrovani dat pouze uvnitt véjire bylo dosazeno ¢asu 608,1s. Z tohoto testu je zifejmy velky
rozdil ¢asové naroc¢nosti mezi RDF r5 a RDF rg. Z téchto filtri byl nejrychlejsi filtr UHMF,
a jako nejrychlejsi z GPMAD-r filtri byl GPMAD-r s RDF r5 a s omezenim na filtrovani
dat pouze uvniti véjire ultrazvukovych dat.

Posledni ¢ast diplomové prace byla vénovana programu, ktery byl vytvofen v prostiedi
GUIDE programu Matlab 2009a pro filtraci dat namétenych ultrazvukovym zobrazova-
cim systémem GE VingMed System FiVe. Tento program prevadi RAW data do prostiedi
Matlab, kde je mozno zvolit pouze urcitou ¢ast sekvence dat pro filtrovani. Déale je zde
mozné zvolit filtrovani dat norméalniho a nebo harmonického zobrazeni. Tuto sekvenci je
nasledné mozné filtrovat pomoci filtru UHMF nebo GPMAD-r. Po filtrovani je mozné pro-
chéazet filtrovana data normélniho nebo harmonického zobrazeni a jednotlivé je ukladat
v ”.mat” formatu.
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Priloha A

Obsah CD

Nazev adresare

Obsah adresare

Program

Program pro zpracovani obrazii ultrazvukového

zobrazovaciho systému GE VingMed System FiVE

Namérend data

Nameérena data pomoci ultrazvukového zobrazovaciho

systému GE VingMed System FiVe

Diplomova prace

Diplomova prace ve formatu PDF
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Priloha B

Pouzité zkratky

e ALARA - (As Low As Reasonably Achievable) - tak nizké jak je to mozné pro ziskani
vysledku

e CFM - (Color Flow Mode) - barevny prutokovy mdéd
e ENL - (Equivalent Number of Looks) - ekvivalentni pocet nahledu

e GPMAD-r - zobecnéna Perona-Malik anisotropni diftize vyuzivajici funkce omezené
odlisnosti

e PMAD - Perona-Malik anisotropni diftze

e RAW - (raw) - surova data

e RF - (radio frequency) - radiofrekvenéni

e RDF - Funkce omezené odlisnosti

e ROI - (Region Of Interest) - oblast zajmu

e SNR - (Signal Noise Ratio) - pomér signal Sum

e UHMEF - upraveny hybridni medidnovy filtr
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