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ABSTRAKT 
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Úvod 
Nasledujúca baka lá r ska p ráca spadá do oblasti číslicového spracovania signálov a 

obrazov. Venuje sa problematike digitálnej subtrakčnej angiografie mozgových ciev 

a vp lyvu filtrácie na jej výslednú kvalitu. Cieľmi záverečnej bakalárskej práce sú v 

prvej časti teoretické zoznámenie čitateľa s cievnym zásobovaním mozgu, m e t ó d a m i 

jeho zobrazovania pomocou zobrazovacích sys témov využívajúcich ionizujúce aj ne­

ionizujúce žiarenie s dôrazom na sys témy výpočetnej tomografie, popisom obrazu z 

hľadiska dvojrozmerných signálov a prehľadom techník uskutočňujúce zvýrazňova­

nie obrazu so z a m e r a n í m hlavne na pot lačenie šumu. D r u h á časť práce predstavuje 

prakt ické spracovanie posky tnu tých pacientských dá t . Obsahuje jednot l ivé kroky 

analýzy a spracovania s d iskutovanými výsledkami. 

Š t r u k t ú r a práce pozostáva zo š tyroch častí . P rvá časť obsahuje s t ručný prehľad 

ana tómie mozgu so zameran ím na cievny systém. V druhej časti sa čitateľ zoznamuje 

s používanými zobrazovacími modali tami a ich pr inc ípom samotného zobrazovania. 

Tretia časť vychádza z číslicového spracovania obrazov, kde čitateľa predstavuje s 

obrazom vo forme 2D signálu. Následne t á t o časť obsahuje popis filtrov ako diskrétne 

2D operá to ry a prehľad filtračných techník od základných m e t ó d zvýrazňovania 

obrazov po m e t ó d y pot lačovania šumu so zachovaním hrán . V poslednej š tvr te j 

časti práce sa nachádza metodika a postupy spracovania pacientských dá t . 
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1 Anatómia mozgu so zameraním na cievny 
systém 

Mozok (cerebrum) spoločne s miechou [medulla spinalis) vy tvára jú centrá lny ner­

vový systém, k to rý fylogenetický vzniká z vonkajšieho zárodočného listu (ektoderm). 

Samotný mozog vzniká z hlavovej čast i neurálnej trubice, k to rá sa postupne vý­

vojom delí na päť vačkov, k toré tvoria základ pre jednot l ivé oddiely mozgu. V mozgu 

rozlišujeme šedú a bielu hmotu. Šedú hmotu tvoria te lá neurónov. V podobe moz­

govej kôry pokrývajú p redný mozog a vy tvá ra j ad rá , nachádzajúce sa v jednot l ivých 

oddieloch mozgu. Bie lu hmotu tvoria výbežky (axóny) neurónov. 

Jednot l ivé oddiely: predĺžená miecha (medulla oblongata), Varolov most (pons 

Varoli), mozoček (cerebellum), s t redný mozog (mesencephalon), medzimozog (dien-

cephalon) a koncový mozog (telencephalon) sú funkčné jednotky mozgu, zabezpeču­

júce vegeta t ívne, a u t o n ó m n e aj motorické funkcie organizmu. 

1.1 Cievne zásobenie mozgu 

Pre správne fungovanie mozgu je dôležitý dos ta točný pr ívod okysličenej krv i . Ne­

uróny sú veľmi náchylné na nedostaok kyslíku, glukózy a na zmeny p H . Už pri 

minútovej zástave k rvného obehu dochádza k rozsiahlemu odumieraniu nervového 

tkaniva. [16] 

Prietok krv i mozgom tvorí približne 20% celkového srdcového výdaja . Vďaka 

úč inným au to regu lačným mechanizmom si mozog zachováva veľmi s tabi lný prietok 

aj pri rôznych zmenách krvného t laku v os ta tných čast iach tela. [16] 

1.1.1 Mozgové tepny 

Cievne zásobovanie mozgu zabezpečujú mozgové tepny. Zobrazovanie a diagnostika 

mozgových tepien bývajú najčasťajším predmetom klinického vyšetrenia . Z tohto 

dôvodu sa v práci nebudeme venovať l i terárnej rešerši mozgových žíl. 

Do mozgu pr ivádzajú krv dva p á r y tepien: aa. vertebrales a aa. carotides inter-

nae, k toré sa svojimi vetvami na bázi mozgu prepája jú do tzv. Will isovho okruhu. 

[20] 

Arteria vertebralis 

A. vertebralis je prvou vetvou a. subclavia. Okrem mozgu zásobuje, miechu, mozgové 

a miešne pleny a hlboké krčné svaly. Jej najsilnejšou vetvou je a. cerebelli inferior 

posterior, k to rá zásobuje spodnú plochu mozočku. [5] 
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Arteria basilaris 

Obe aa. vertebrales sa na dolnom okraji Varolovho mostu spájajú a vy tvára jú a. ba­

silaris. Jej najsilnejšími vetvami sú aa. cerebri posteriores, k toré zásobujú mediá lnu 

a spodnú plochu spánkového a tý lneho laloku. Tieto tepny sa ďalej vetvia na aa. 

communicantes posteriores, tvoriace spojky pre aa. carotides internae. [5] 

Arteria carotis interna 

Delí sa na 4 časti . Pars cervicalis je súčasťou sinus caroticus, kde sa nachádza jú 

mechanoreceptory reagujúce na zmeny krvného t laku. V čast i pars petrosa vydáva 

malé vetvy, k toré zásobujú sliznicu s tredoušnej dutiny. V pars cavernosa jej vetvy 

zásobujú napr ík lad hypofýzu alebo dura mater. Poslednou časťou je pars cerebralis, 

kde sa nachádza jú dve konečné vetvy a. cerebri anterior a a. cerebri media. [5] 

Willisov okruh 

Will isov okruh (circulus arteriosus cerebri) je t e p e n n á ana tomická š t r u k t ú r a tvorená 

z koncových vetví aa. carotides internae a aa. vertebrales. Zabezpečuje anastomo-

tické, teda funkčné cievne spojenie medzi prednou a zadnou mozgovou cirkuláciou 

a zároveň medzi pravou a ľavou hemisférou. M á ochrannú funkciu pred ischémiou 

mozgu, kedy pri s tenóze hlavných mozgových tepien, dokáže čiastočne zastúpiť ich 

funkciu krvného zásobovania mozgu. Schematické znázornenie Will isovho okruhu je 

ukázané na ilustrácii na ďalšej strane. [5, 20] 
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Anterior 

artery 

Obr. 1.1: Wil l isov okruh. [19] 
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2 Diagnostika a zobrazovanie mozgu a moz­
gových ciev 

Zobrazovanie mozgových š t r u k t ú r je v dnešnej dobe veľmi čas tým predmetom radi­

ologického vyšetrenia . Pre samotné zobrazenie sa využíva podobne ako u os ta tných 

čast iach tela hlavne ionizujúce žiarenie. Kvôli ana tomickému uloženiu mozgu v koste-

nom obale lebky bol v minulosti p rob lém mozog zobraziť a nás ledne diagnostikovať. 

Klasické rentgenové (ďalej len R T G ) sys témy vy tvára jú vždy dvoj paramet r ické su­

mačné zobrazenie danej snímanej oblasti. Výsledný obraz je teda daný celkovým 

ú t l m o m žiarenia v scéne, cez k to rú R T G paprsok prechádzal . 

Pre diagnostiku mozgu sa využívajú modernejš ie soŕistikovanejšie zobrazovacie 

metódy. Medzi najdôležitejšie patria sys témy výpočetnej tomografie, magnet ická 

rezonancia, m e t ó d y nukleárnej medicíny a ich špeciálne aplikácie. M e t ó d y magne­

tickej rezonancie a nukleárnej medicíny sú nad rámec tejto práce , preto bude popis 

v p r ípade magnetickej rezonancie menej p o d r o b n ý a v p r ípade m e t ó d nukleárnej 

medicíny b u d ú len s t ručne vysvetlené ich princípy. 

2.1 Výpočetná tomografia 

P r v ý sys tém výpočetnej tomografie (ďalej len C T ) bol n a v r h n u t ý anglickým fyzikom 

Hounsfieldom za pomoci amerického vedca Cormacka v 70. rokoch minulého storočia. 

V roku 1979 i m bola udelená Nobelova cena za medicínu. [15] 

Podobne ako u klasických R T G prís t rojov vy tvá ra C T sys tém R T G snímky, lenže 

vo výsledku nedos távame sumačný obraz scény, ale jednot l ivé snímky z rôznych 

uhlov, tzv. projekcie. Dané projekcie preds tavujú vektory paprskových integrálov 

získaných p o s t u p n ý m posúvan ím sús tavy ren tgénka-de tek tor . Vo výsledku dostá­

vame súbor projekcií, k toré podl iehajú tzv. Radonovej t ransformáci i (ďalej len RT) 

a s využ i t ím ma tema t i ckých rekonšt rukčných algoritmov rekonšt ruujeme tomogra-

fický rez (obraz) v príslušnej rovine. V la s tným v ý s t u p o m R T je sinogram. Je to 

zobrazenie, kde na vert ikálnej ose sú úhly na točen ia a na horizontálnej ose posuny 

sús tavy ren tgénka-de tek tor . P r í p a d n é nespojitosti na sinograme môžu značiť pohyby 

pacienta alebo rôzne obrazové artefakty. 

Medzi ma tema t i cké rekonštrukcie obrazu z projekcií p a t r í napr ík lad jednodu­

chá s p ä t n á projekcia (SBP) . Pracuje na pr incípe premietnutia vše tkých projekcií 

z Radonovho priestoru (sinogram) do obrazovej matice pod uhlami, s akými boli 

nasn ímané . Nevýhodou je vznik tzv. hviezdicového artefaktu spôsobeného menš ím 

p o č t o m projekcií. Ďalšou m e t ó d o u je filtrovaná s p ä t n á projekcia ( F B P ) . Je to mo­

difikácia SBP , k to rá hovorí, že ak pred vykonan ím S B P budeme filtrovať jednot l ivé 
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projekcie, z ískame nezkreslený obraz. Používaný filter sa nazýva R A M P filter, k torý 

m á nezápornú ampl i túdovú frekvenčnú charakteristiku. V pr ípade existencie šumu 

však dochádza k jeho zosilneniu. V súčasnost i najpoužívanejšou m e t ó d o u je ite-

r a t í vna rekonštrukcia využívajúca algebraické vyjadrenie. Je založená na počia toč­

nom odhade meraných projekcií, následnej doprednej projekcie odhadu a korekčnom 

kroku. Tento postup sa opakuje až do splnenia predom určenej podmienky. 

Výsledný obraz, tomogram, je matica pixelov reprezentujúca l ineárne koeficienty 

ú t lmu jednot l ivých e lementárnych objemov (voxely) v rovine rezu. Body tomogramu 

sú rôzneho od t ieňu šedi. Hodnoty odt ieňov šedi vychádzajú z koeficientov ú t lmu, ale 

kvôli ich silnej závislosti na energii fotónov R T G žiarenia bol i zavedené tzv. C T čísla. 

C T číslo vzťahuje ak tuá lny koeficient ú t l m u k l ineárnemu koeficientu ú t l m u vody 

alebo vzduchu. Jednotkou je Hounsfieldova jednotka (HU) . [15] 

Konš t rukcia C T systémov prešla v priebehu vývoja piat imi generáciami. P rvá a 

d r u h á generácia pracovala na pr incípe synchrónneho pohybu ren tgénky a detektoru 

(pre 2. generáciu už viacej detektorov), ale R T G zväzok ešte nepokryl celú scénu. 

Tretia a š t v r t á generácia využíva ro tačného pohybu ren tgénky a poľa detektorov. 

P ia ta generácia ako jed iná nevyužíva rentgénku. Pracuje na pr incípe elektrického 

vychyľovania zväzkov elektrónov, emitované e lek t rónovým delom. Tento sys tém na­

šiel okrajové využi t ie v kardiológii, ale v praxi sa veľmi málo používa. V súčasnost i 

sa využívajú sys témy 3. generácie, vďaka technológie slip-ring, sys tému trecích kar-

táčov, k toré napá ja jú ren tgénku a detektory. Technológia umožňuje veľmi rychlé 

otočenie celého gantry - desatiny sekundy. Ren tgénka býva ro tačného typu, m á vy­

soké tepelné vlastnosti a sú chladené prevažne olejom. Systémy obsahujú podobne 

ako klasické R T G prís t roje p r imárnu a sekundárnu clonu pre vymedzenie uži točného 

zväzku žiarenia a pre pot lačenie Comptonovho rozptylu. Súčasné detektory sú viac-

vrstvové. Sú to scintilačné detektory uspor iadané do matice s vysokou detekčnou 

účinnosťou a k rá tkou m ŕ t v o u dobou. 

2.1.1 CT vyšetrenie mozgu 

Systémy výpočetnej tomografie ma jú vďaka zisku jednot l ivých tomogramov lepšie 

priestorové aj kon t ras tné rozlíšenie oproti klasickému projekčnému zobrazovaniu. Z 

toho dôvodu je sys tém C T pre mozog asi najčastejšou zobrazovacou me tódou . 

Indikáciami vyše t renia sú lokalizácie nádorových ložisiek, aneuryzmy, zápaly 

alebo krvné zrazeniny napr ík lad po prekonaní cievnej mozgovej pr íhody. Výhodou 

C T je hlavne s a m o t n á rýchlosť vyšet renia (5 - 10 m i n ú t ) , čoho sa využíva napr ík lad 

v urgentnej medicíne. Nevýhodou je vyššia dávka žiarenia pre pacienta v porovnaní 

s bežnou skiagrafiou. Preto je zásadné dodržiavanie pr incípu A L A R A , teda nasta­

venie akvizícií sys tému pre čo najnižšiu dávku žiarenia pre pacienta, ale na druhej 
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strane zase pre získanie už i točného výsledku. 

Pre zvýšenie kontrastu v urči tých tkanivách je podobne ako u skiaskopických vy­

šetrení možnosť využiť jódové kon t ras tné lá tky (ďalej len K L ) . Tzv. C T angiografia 

mozgu prebieha tak, že sa intravenózne aplikuje bolus kontrastnej lá tky a v okamžiku 

jej najvyššej koncentrácie v mozgových t epnách sa urobí séria t enkých snímkov. Po 

angiografickom vyšet rení môžu nastať komplikácie spojené buď po samotnom zá­

kroku alebo s použ i tou konstrastnou látkou. Najčastejším p rob lémom býva vznik 

h e m a t ó m u po vpichu. Menej časté a nebezpečnejšie sú arytmie, uvoľnenie trombu, 

či embólie. K o n t r a s t n á lá tka môže vyvolať alergickú reakciu sprevádzanú kŕčami , 

hypotenziou alebo tachykardiou. Ďalš ím p rob lémom môže byť chemotoxicita látky, 

k to rá podľa zas iahnutého orgánu môže spôsobiť napr ík lad zlyhanie obličiek, kardi-

otoxicitu alebo neurotoxicitu. 

2.2 Magnetická rezonancia 

Magnet ická rezonancia (ďalej len M R ) ako zobrazovací sys tém bola skonšt ruovaná 

a rménsko-amer ickým lekárom Raymondom Damadianom. Zobrazovanie M R (ďalej 

len M R I ) sa považuje za doposiaľ najdokonalejšiu diagnost ickú m e t ó d u . [15] 

Pr inc íp javu magnetickej rezonancie vychádza z podstaty, že j a d r á a tómov z ne­

p á r n y m p o č t o m nukleónov majú nenulový celkový spin jadra. Protóny, neu t róny a 

elektróny ma jú nenulové spinové kvantové číslo. O d jadrového spinu (jadrový spinový 

moment hybnosti) sa odvíja aj magnet ický moment jadra daný súčinom gyromag-

netického pomeru izotopu a veľkosti spinového momentu hybnosti. Obidve veličiny 

sú vektory, ma jú svoj smer a z dôvodu neuspor iadaného tepe lného pohybu molekúl 

je ich výslednica nulová. Výslednicu všetkých vektorov magent ického momentu v 

jednotokovom objeme lá tky nazývame vektor magnet izácie . [15] 

Po vložení t akých to jadier do vonkajšieho magnet ického poľa o indukcii B sa 

zmení or ientácia vektora magnet izácie , k to rá bude sprevádzaná precesným pohybom 

vektora magnet izácie okolo vektora magnetickej indukcie s urč i tou tzv. Larmorovou 

frekvenciou. Proces zobrazovania začína exci továním magnet ických momentov jadra 

do vyššieho energetického stavu. Využívame rádiofrekvenčné (ďalej len R F ) pulzy, 

k toré sú v rezonancii s Larmorovou frekvenciou. Rôznymi nastaveniami R F pulzov 

sk lápame vektor magnet izácie o urč i tý uhol a jeho návra t do us tá leného stavu v 

podobe signálu postupne spracovávame. P r i zobrazovaní a diagnostike excitujeme 

vodíkové j a d r á z dôvodu ich najväčšieho zas túpen ia v ľudskom tele. [15] 

Z pr ís t rojového hľadiska pozostáva sys tém z h lavného magnetu - väčšinou sup­

ravodivá cievka generujúca konš tan tné homogénne magnet ické pole. Ďalej sa tu 

nachádza jú tzv. g rad ien tné cievky, k toré úmyselne narúša jú homogenitu poľa v ur­

čených smeroch a nakoniec vysielacie a prij ímacie cievky, k toré generujú a pr i j ímajú 
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R F pulzy. [15] 

2.2.1 MRI mozgu 

Zobrazovanie mozgu pomocou javu M R pr ináša najpresnejšie výsledky z hľadiska 

morfológie. Kvôli rôznej hustote vodíkových jadier v rôznych tkanivách a čast iach 

tela m á t á t o m e t ó d a vysoké kon t ras tné rozlíšenie - max imá lne rozlíšenie v rádoch 

desa t ín milimetra. V ý s t u p o m je podobne ako u C T tiež tomogram, k to rý získavame 

tzv. pozičným kódovaním pros t redn íc tvom troch gradientných cievok, k toré vytvá­

rajú urč i tý gradient magnet ického poľa v jednot l ivých rovinách. Ďalšou výhodou 

okrem vysokého rozlíšenia je absencia ionizujúceho žiarenia, teda je to bezpečná 

m e t ó d a aj pre deti či t eho tné ženy. Nevýhodami sú dlhá doba vyše t renia (20 až 40 

minú t ) , hlučnosť pr ís t ro ja a vysoká cena samotného pr ís t roja . Indikáciami pre vyšet­

renie sú p o d o b n é ako u C T napr ík lad lokalizácia nádorových a zápalových ložisiek, 

zrazeniny a iné. M R I sa využíva aj pre potvrdenie určitej diagnózy, k to rú vyšetrenie 

C T nedokázalo j ednoznačne preukázať. Kont ra ind ikác iami sú M R nekompat ib i lné 

kardios t imulátory , kovové implantá ty , či tetovania obsahujúce ťažké kovy, kedy hrozí 

riziko značných popálenín . [15] 

Magnetická rezonančná angiografia 

Parametrom pre zobrazovanie pomocou M R nemusí byť len hustota vodíkových 

jadier, ale aj ich pohyb. Z n a m e n á to, že dokážeme zobraziť prietok krv i alebo moz-

gomiešneho moku. Výhodou oproti R T G angiografii je, že nemus íme vždy využívať 

kon t ras tné látky. M e t ó d y magnetickej rezonančnej angiografie (ďalej len M R A ) teda 

delíme na m e t ó d y s kontrastnou látkou a bez kontrastnej látky. [8] 

M R A s kon t ras tnými l á tkami pozostáva zo zhotovenia troch snímkov. T á t o me­

t ó d a rozlišuje fázu plnenia ar tér i í krvou od fázy plnenia žíl. Počas vyše t renia sa 

najprv zhotoví porovnávací snímok bez K L , potom snímok v arteriálnej fáze ( K L v 

ar tér iách) a nakoniec vo venóznej fáze ( K L v žilách). Výsledný M R A obraz je daný 

odč í t an ím obrazov arteriálnej a venóznej fázy od porovnávacieho snímku. A k o K L 

sa používajú lá tky na bázy zlúčenín kovov (napr. gadol ín ium) . [8] 

M R A bez kont ras tných látok je založená na pr incípe zmeny fázy precesného po­

hybu jadier a veľkosti vektoru magnet izácie po aplikácii g rad ien tného poľa. Tieto 

zmeny pozorujeme buď ako stratu signálu alebo naopak jeho zisk. O d tých to variant 

rozlišujeme dve metódy. M e t ó d a fázového kontrastu ( P C M R A ) využíva straty sig­

nálu. Po vybuden í s tac ionárneho tkaniva R F pulzom získavame silný signál, ale 

vybudené častice k rvného toku sn ímanú scénu opúšťajú a vo výsledku nezískavame 

žiadny signál. T á t o strata signálu je typická len pre vysoké rýchlosti toku krv i . P r i 
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nízkych rýchlost iach k strate nedochádza . Výsledný obraz je daný rozdielom me­

dzi obrazmi pred a po aplikovaní gradientu. M e t ó d a Time Of Flight ( T O F M R A ) 

naopak pracuje so ziskom signálu. Využívame sled rýchlych R F pulzov, kedy sta­

cionárne tkanivo nestihne zrelaxovať po prvom pulze, preto dáva slabý signál, ale 

častice krv i , k toré do tejto oblasti pr i tekajú sú vybudené práve nasledujúcim pulzom 

a dávajú silný signál. Tento silný signál je daný tzv. efektom pr í toku. Nevýhodou 

tejto m e t ó d y je, že t a k ý t o signál z ískame len z prvej tomovrstvy, do ktorej krv 

pr i teká a v nasledujúcich vrs tvách pozorujeme pokles signálu, pretože častice krv i 

nes t ihnú zrelaxovať. [6, 8] 

2.3 Digitálna subtrakčná angiografia 

M e t ó d a digitálnej subtrakčnej angiografie (ďalej len D S A ) je m o d e r n á technika po­

užívaná prevažne k zobrazeniu ciev, ale aj k hodnoteniu krvného toku či prekrvenia 

skúmaného tkaniva. Pr inc íp D S A spočíva v aplikovaní K L intravenózne alebo intra-

ar ter iá lne podobne ako u klasickej angiografie. Rozdiel je v tom, že počas vyšetrenia 

zhotovujeme dva snímky, jeden pred a d ruhý po aplikácii K L . Následne vykoná­

vame subtrakciu, teda odč í tan ia na t ívneho sn ímku od sn ímku s K L . Vo výsledku 

získavame vysoko kon t ras tný obraz, v ktorom sú pot lačené okolité š t r u k t ú r y (kosti, 

svaly, a iné) a práve zvýraznený tok krv i . V praxi je však dosiahnutie kvalitnej D S A 

zložité, pretože š t r u k t ú r y na oboch snímkoch musia byť presne lokalizované na rov­

nakých pozíciách. V p r ípade nedodržan ia tejto podmienky hrozí, že okrem zvýšenia 

kontrastu krv i , sa zvýši aj kontrast práve rozdielov spôsobených nepresnou zhodou 

obrazov. [12] 

M e t ó d a D S A sa využíva prevažne k diagnostike mozgových tepien z dôvodu pre­

krývania ar tér i í kosťami lebky a chrbtice. Preto je veľmi dôležitý pre a postprocessing 

získaných snímkov pre dosiahnutie kvalitnej D S A . 

2.4 Metódy nukleárnej medicíny 

Zobrazovacie sys témy nukleárnej medicíny využívajú pre diagnostiku rád ioakt ívne 

látky. N a rozdiel od vyššie spomínaných systémov, zdroj ionizujúceho žiarenie sa 

nachádza v tele pacienta a preto ich zaradujeme medzi ak t ívne zobrazovacie sys­

témy. Zobrazujeme koncentrác iu nes tabi lného rádionukl idu v záujmovej časti tela. 

Podobne ako u systémov pracujúcich s R T G žiarením, delíme dané sys témy na su­

mačné a tomografické. Vo výsledku nezískavame informácie o morfológii snímanej 

scény, ale sn ímame jej akt ivi tu p ros t redn íc tvom aplikovaného rádiofarmaka, teda 
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získavame funkčné zobrazenie. V praxi sa využíva troch typov systémov: p l aná rna 

gamagrafia, S P É C T a P E T . [12] 

2.4.1 Planárna gamagrafia 

M e t ó d u planárnej gamagrafie zaradujeme podobne ako klasické R T G prís t roje medzi 

sumačné systémy, teda dochádza k sumácii fotónov pri detekcii. Využiteľnosť dete­

kovaného signálu je len približne 0,1 %, pre tože každý bod žiari vše tkými smermi. 

Ako zdroj žiarenia sa používa r ád io fa rmakum značené gama žiaričom. Najčastejšie 

využívaný je 99mTc. Fotóny gama majú ďaleký dosah v tkanive a pri ich interakcii 

s tkanivom pozorujeme obdobné účinky ako u R T G žiarenia ako fotoelektrický jav, 

alebo Comptonov jav. [12] 

Detekčným zar iaden ím planárnej gamagrafie je tzv. scint i lačná (Angerova) ka­

mera pozostávajúca zo sady kol imátorov, scinti lačného kryš tá lu a fotonásobičov. 

Absorpčně kol imátory sú lamely, k toré vymedzujú uži točný zväzok žiarenia. Na 

scint i lačnom kryštá le dochádza ku konverzii gama žiarenia na viditeľné svetlo, k toré 

následne d o p a d á na fo tokatódu a výsledný signál je zosilnený sústavou fotonáso­

bičov. Snažíme sa detekovať jednot l ivé fotóny, teda j e d n á sa o impulznú detekciu. 

[12] 

2.4.2 SPECT 

M e t ó d a S P E C T je rozšírenie p lanárnej gamagrafie o ďalšie scinti lačné kamery, k toré 

spoločne pod rôznymi uhlami ro tujú okolo pacienta a vy tvára jú tomografické obrazy 

pros t redn íc tvom rekonšt rukčných m e t ó d podobne ako u C T . S P E C T rieši problema­

tické sumačné zobrazenie a umožňuje presnú lokalizáciu určitej patológie v snímanej 

scéne. Kamery pracujú v režime "step and shoot", čo znamená , že snímajú v predom 

definovaných uhloch. [12] 

2.4.3 Pozitronová emisná tomografia 

Pozi t ronová emisná tomografia (ďalej len P E T ) je najdokonalejšou zobrazovacou 

m e t ó d o u nukleárnej medicíny. Dosahuje lepšie priestorové rozlíšenie než v p r ípade 

m e t ó d y S P E C T . Používané rád io fa rmakum je v tomto pr ípade pozi t ronový žia­

rič, často sa používa fluórdeoxyglukóza ( F D G ) . Daný rádioizotop emituje pozitrony, 

ktoré ma jú v tele k r á tky dosah, ale rýchlo anihilujú s volným e lekt rónom za vzniku 

dvoch fotónov gama s energiou 511 keV, k toré sa šíria presne opačným smerom. [12] 

Dôsledkom aniha lačného žiarenia sa využíva aj iného spôsobu detekcie než u 

S P E C T . Pracuje sa s tzv. koincidenčnou elektronickou detekciou, čo znamená , že 
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impulz bude zaznamenaný len pr ípade , ak obidva fotóny dorazia k detektorom v rov­

naký čas. Z tohto dôvodu sa na použi té detektory k ladú prísnejšie pož iadavky ako 

k r á t k a m ŕ t v a doba alebo veľmi rychlá de tekčná schopnosť. Stále sa využívajú scinti-

lačné detektory rozmies tnené okolo pacienta v prstenci. Veľmi d o b r ý m mate r i á lom 

je lu téc ium orthosi l ikát (LSO) . [12] 

Me tódy S P É C T a P E T bývajú súčasťou hybr idných systémov, napr ík lad S P E C T -

C T , P E T - C T alebo P E T - M R . Výsledné obrazy obsahujú funkčnú aj ana tomickú in­

formáciu o snímanej scéne a v p r ípade kombinácie s C T dochádza ku korekcii ú t l m u 

pomocou C T čísiel, kvôli všesměrovému charakteru žiarenia gama, čo zlepšuje vý­

sledný kontrast a rozlíšenie. Systémy P E T - M R obdobne využívajú jav magnetickej 

rezonancie pre korekciu ú t l m u anihi lačného žiarenia. [12] 
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3 Metódy filtrácie obrazových dát 
Obrazy z hľadiska ich spracovania môžeme chápať ako viacrozmerné signály. Sú to 

funkcie polohových vektorov, k toré obsahujú bud skalárně hodnoty (šedotónové, bi­

ná rne obrazy) alebo vektorové hodnoty (farebná reprezentácia) . P r i spracovávaní 

obrazov postupujeme obdobne ako u jednorozmerných signálov, len v tomto prí­

pade mus íme jednot l ivé m e t ó d y rozšíriť o ďalší rozmer. Zák ladným e lementá rnym 

signálom (funkciou) je 2D Diracov impulz. Ďalej pozorujeme 2D harmonický signál 

chápaný ako ha rmonická časť obrazu, k to rá je pop í saná funkciou sinus alebo cosinus, 

lenže pre každý rozmer rozlišujeme inú frekvenciu. Špeciálnym parametrom obrazu 

je jeho jasový profil charakter izovaný 1D funkciou o novej priestorovej súradnice, 

kde funkčnou hodnotou je hodnota jasu pôvodného obrazu. [12] 

P r i procese spracovania obrazov pracujeme podobne ako u 1D sinálov častejšie s 

ich digitalizovanou formou. Pr ies torové vzorkovanie obrazu pozostáva s vynásobenia 

obrazovou funkciou so vzorkovacou funkciou. Vzorkovacia funkcia je sled Diracových 

impulzov v smere x a y so vzorkovacou frekvenciou U pre jeden smer a V pre druhý. 

Následne daný obraz váhujeme urč i tým váhovacím oknom, aby sme obraz obmedzili 

na konečnú veľkosť. Násobenie v priestorovej oblasti sa prejaví konvolúciou spektra 

obrazu a váhovacieho okna a pri použi t í n iektorých okien môžu vzniknúť vo výsledku 

paraz i tně priestorové frekvencie. Ďalš ím krokom je kvantovanie jasových hodnôt , 

teda zaokrúhlovanie hodnoty podľa najbližšieho násobku kvantovacieho kroku, čo 

sa v obraze prejavuje os t rými hranami. Tento kvantovací šum môžeme zmierniť 

zvýšením kvantovacích hladín. P r i procese vzorkovania je dôležité splniť požiadavky 

vzorkovacieho teorému, aby sa predišlo aliasingu. [12] 

Digi tá lny obraz prezentujeme čas to vo forme matice, kde každý prvok matice, 

pixel, je časť obrazu s konš t an tnou hodnotou jasu. Celkový počet pixelov udáva 

rozlíšenie obrazu, počet kvantovacích hladín zase dynamiku obrazu (napr íklad 8 

bitov = 256 h lad ín) . [12] 

3.1 Filtre ako diskrétne 2D operátory 

Diskré tne 2D operá to ry môžeme v priestorovej oblasti charakterizovať ako zobra­

zenie pôvodnej obrazovej matice do novej. Jednot l ivé ope rá to ry sa klasifikujú do 

rôznych tried v závislosti na uvažovanom kri tér iu. Z hľadiska linearity delíme operá­

tory na l ineárne, u k torých p la t í pr incíp superpozície a na nel ineárne. Podľa spôsobu 

získavania jednot l ivých elementov výs tupnej matice rozlišujeme globálne operátory, 

kedy každý prvok je poč í t aný z celej vstupnej obrazovej matice, ďalej bodové ope­

rátory, pri k torých sa výs tupný element získava len t ranformáciou (matematickou 

funkciou) odpovedajúceho vs tupného elementu a nakoniec lokálne operátory , kedy 
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sa výs tupné prvky počí ta jú s urč i tého okolia prvkov vo vstupnej matici, pr ičom 

veľkosť tohto okolia (masky) musí byť menšia než veľkosť celej vstupnej matice. Po­

sledné rozdelenie operá torov vychádza z ich premenlivosti v priestore. I soplanárne 

operá to ry sú priestorovo invar iantně, teda nemenné a an isoplanárne ope rá to ry sú 

naopak v priestore premenlivé. [12] 

T á t o kapitola sa bude prevažne zaoberať problematikou lokálnych operá torov, 

pretože práve tieto sys témy preds tavujú v samotnom spracovávaní obrazov s väč­

šej časti používané filtre. Bodové ope rá to ry ako už bolo spomínané využívajú rôzne 

ma temat i cké funkcie k t ransformáci i j edného vs tupného prvku na jeden prvok vý­

stupný. Ich využit ie ná jdeme spolu s filtrami v m e t ó d a c h zvýrazňovania obrazov. 

Globálne ope rá to ry prepočí tavajú jednot l ivé výs tupné elementy z celkovej vstupnej 

matice. Najpoužívanejš ím a dôleži tým pr ík ladom je 2D Fourierova t ransformácia , 

k to rá daný obraz transformuje z priestorovej oblasti do frekvenčnej, teda v ý s t u p o m 

je spektrum obrazu. [12] 

3.1.1 Všeobecný lineárny diskrétny 2D operátor 

Taký to operá to r predstavuje najbežnejšiu formu operá to ra , z k torého sú odvodené 

jednot l ivé konkrétnejšie operátory . Pracuje na pr incípe, že každý výs tupný prvok 

(bod) je všeobecne ovplyvnený k a ž d ý m bodom vs tupného obrazu. Je popísaný na­

sledujúcou funkciou: 

kde h je váhovacia funkcia, podľa ktorej sa vypočí tavajú výs tupné body obrazu. 

Váhovacia funkcia je zároveň impulznou charakteristikou (PSF) operá to ra , teda je 

to odozva ope rá to ra na jednotkový impulz. [12] 

Vo výsledku je výs tupný obraz získaný l ineárnou kombináciou vs tupnými hod­

notami pixelov a bodmi P S F . V pr ípade t akého to ope rá to r a je váhovacia funkcia 

š tvorrozmerná , pre tože je závislá na pozíciách výs tupného obrazu i,k a prvé dva 

rozmery m á to tožné s rozmermi pôvodnej obrazovej matice. [12] 

3.1.2 Všeobecný lineárny lokálny operátor 

Lokálne ope rá to ry sa od všeobecného ope rá to ra líšia t ým, že ich váhovacia funkcia 

h n e m á prvé rozmery to tožné so v s t u p n ý m obrazom, ale je obmedzená na menšie 

rozmery o veľkosti LxL. Taký to operá to r je popísaný rovnicou: 

i+L/2 k+L/2 

E E (3.2) 
m=i-L/2 n=k-L/2 
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Maska h sa väčšinou volí ako nepárna , pre tože pri poč í t an í jednot l ivých hodnô t 

výs tupnej matice g sa, h umies tňuje na v s tupnú maticu v takej pozícii, aby centrálny 

bod h korešpondoval s práve poč í t anou hodnotou pixelu fik. Výsledná hodnota pi-

xelu vo výs tupnej matici je d a n á sumou súčinov práve prekrývajúcich sa vs tupných 

pixelov s maskou h. [12] 

Váhovacia funkcia je opäť š tvorrozmerná , pre tože operá to r stále závisí na pozí­

ciách i,k. Z tohto dôvodu bývajú lokálne ope rá to ry prevažne anisoplanárne . V rovnici 

je možno pozorovať, že jednot l ivé sumy začínajú od -L/2 po +L/2. Je to kvôli tomu, 

že maska h sa indexuje od stredu, teda poč ia točný bod (0,0) je v strede masky. [12] 

3.1.3 Konvolučný operátor 

Špeciálnym p r í p a d o m lokálneho ope rá to r a je jeho priestorovo invar iantná varianta. 

Z n a m e n á to, že váhovacia maska h je pre vše tky body i, k rovnaká. Podľa tejto 

skutočnost i je možné prepísať rovnicu bežného lokálneho ope rá to ra do nasledujúceho 

tvaru: 
L/2 L/2 

9Íhk)= E f(i-m,k-n)h(-m,-n). (3.3) 
m=—intL/2 n=—intL/2 

Taký to predpis popisuje d iskré tnu konvolúciu konečných ma t í c / a h. N a základe 

všeobecnej rovnice pre 2D diskré tnu konvolúciu môžeme označiť h(-m,-n) = h(m,n). 

teda pôvodnú váhovaciu masku otočíme o 180°. Vďaka tomuto tvrdeniu je možné 

dokázať, že funkcia h(m,n) je impulznou charakteristikou (PSF) daného operá to ra . 

[12] 

N a základe tých to záverov môžeme povedať, že priestorovo invar iantně l ineárne 

operá to ry realizujú d iskré tnu konvolúciu v s tupného obrazu s o točenou P S F daného 

ope rá to ra o 180°, preto názov konvolučné operátory. [12] 

Diskré tnu konvolúciu je možné realizovať aj vo frekvenčnej oblasti. Vychádza sa 

z konvolučného teorému, k to rý hovorí, že v priestorovej oblasti je výsledný filtro­

vaný obraz daný konvolúciou vs tupného obrazu a impulznej charakteristiky systému, 

zatiaľ čo vo frekvenčnej oblasti je výs tup daný násoben ím spektra obrazu s frekvenč­

nou charakteristikou systému. Kvôli periodizácii spektra diskrétnych obrazov nie je 

výs tupný obraz výsledkom lineárnej konvolúcie, ale kruhovej. [12] 

3.2 Metódy zvýrazňovania obrazov 

Zvýrazňovanie obrazov zahrnuje súbor urči tých me tód , k toré selektívne uprednost­

ňujú niektoré rysy obrazu na úkor os ta tných. Je to teda typ spracovávania, kedy 

vstupu položíme obraz a vo výs tupe získavame z hľadiska množs tva informácií rov­

naký obraz, k toré sa ale ľudskému oku javí lepší. Zvýrazňovanie obrazov zlepšuje 
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subjekt ívny dojem spracovávaného obrazu, čo môže byť pr ínosné napr ík lad v ná­

slednej analýze obrazu alebo v diagnostike (rádiológia). Dôležité je poznamenať , že 

v tomto pr ípade nedochádza k zvýšeniu kvality spracovávaného obrazu, ani nemô­

žeme získať neskreslený obraz. [12] 

Jednot l ivé m e t ó d y zvýrazňovania môžeme rozdeliť podľa typu používaných ope­

rá torov. Bodové operátory, väčšinou nel ineárne, sa využívajú najčastejšie na trans­

formáciu kontrastu. P r inc ípom tejto m e t ó d y je prepočí tan ie jednot l ivých jasových 

hodnô t pomocou určitej matematickej funkcie. Veľmi často bývajú t aké to transfor­

mácie vyjadrené tzv. L U T tabuľkou ('lookup table'). Ďalšou používanou technikou 

je ekvalizácia histogramu, kde vychádzame z domnienky, že obraz sa zdá ľudskému 

oku lepší, keď sú jeho hodnoty jasu rovnomerne zas túpené . Poslednou čas tou me­

t ó d o u využívajúcu bodové ope rá to ry je pseudofarbenie. T á t o technika sa využíva 

napr ík lad na lepšie odlíšenie s tupňov šedi, kedy niektoré časti obrazu zvýrazníme 

falošnými farbami. [12] 

Metódy, k toré využívajú lokálne operátory , teda filtre, b u d ú v tejto práci popí­

sané podrobnejš ie . V praxi sa najviac využívajú m e t ó d y pot lačenia šumu, zvýraz­

nenia h r á n a ostrenie obrazov. [12] 

3.2.1 Potlačovanie šumu 

Medzi základné a najpoužívanejšie m e t ó d y predspracovávania obrazov pa t r í práve 

pot lačovanie šumu. Šum ako pa raz i t ná zložka je súčasťou takmer každého zhoto­

veného obrazu. Je dôsledkom napr ík lad chybného kvantovania u A / D prevodníka, 

vysokej teplote sn ímača alebo zlého osvetlenia. Podľa toho, v akom vzťahu je daný 

š u m s už i točným obrazom, ho delíme na viacero kategórií . Najčastejšie býva šum 

popisovaný podľa jeho priestorovej distr ibúcie v obraze a ma tema t i ckého vzťahu k 

j edno t l ivým pixelom obrazu. Z toho dôvodu sa najviac s t re távame s tzv. ad i t ívnym 

bielym (v niektorej l i te ra túre šedým) gaussovským š u m o m a impulzným šumom. 

P r i procese pot lačovania šumu je dôležité podo tknúť , že jednot l ivé zložky šumu bý­

vajú často ne rovnakých frekvenciách ako uži točné zložky šumu a filtrácii dochádza 

k strate ostrosti výsledného obrazu. Preto je p o t r e b n é pri navrhovaní masky filtra 

voliť urč i tý kompromis. [12] 

Aditívny biely šum s Gaussovým rozložením 

Taký to šum vzniká práve pri sn ímaní obrazu. Je generovaný n á h o d n ý m procesom 

s Gaussovým rozložením, teda jeho s t r edná hodnota je rovná nule a s pôvodným 

obrazom je nekorelovaný. Postihuje vše tky hodnoty pôvodných pixelov j ednoduchým 

pr ič í tan ím zložky šumu k danému pixelu. P r i pot lačovaní tohto šumu sa najviac 

využíva m e t ó d a priemerovania. 
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J e d n ý m zo spôsobov ako biely š u m potlačiť je s využ i t ím kumulácie . Vychádza sa 

z podstaty, že pri dos ta točne veľkom poč te obrazov rovnakej statickej scény je možné 

p ros t redn íc tvom kumulácie týchto obrazov daný š u m odstrániť . Využíva sa práve 

nulovej strednej hodnoty šumu, kedy jednot l ivé šumové zložky majú pri opakovaných 

realizáciách tendenciu sa kompenzovať. Znižuje sa s t redný výkon šumu, k to rý je 

definovaný len jeho rozptylom. Vo výsledku je možné pri dos ta točne veľkej sérii 

snímkov š u m značne potlačiť. V praxi sa ale m e t ó d a kumulácie málokedy využíva 

z dôvodu nedostupnosti takejto statickej série obrazov. Preto sa častejšie využívajú 

m e t ó d y s použ i t ím filtrov. [12] 

V pr ípade , kedy je dos tupná len jedna realizácia snímanej scény, nemôžeme po­

užiť m e t ó d u kumulácie , ale m e t ó d y lokálneho priemerovania. Jednot l ivé pixely pos­

t i hnu t é š u m o m nahradzujeme priemernou hodnotu predom vybraného okolia. U 

väčšiny obrazov nenas táva si tuácia, že vybrané okolie pixelov bude mať konš t an tnú 

intenzitu, čo vo výsledku znamená , že vplyvom pos tupného priemerovania dochádza 

k rozmazávaniu filtrovaného obrazu. P la t í , že čím väčšie je použi té okolie, t ý m lepšie 

sa pot lač ia šumové zložky a zlepší sa pomer signálu k šumu (SNR) , lenže na druhej 

strane dochádza aj k väčšej strate ostrosti obrazu. V praxi sa bežne využíva prieme-

rujúcich filtrov typu dolná prepusť, kde maska filtra reprezentuje okolie v obraze. 

Taký to filter ods t raňuje vysokofrekvenčné zložky šumu. V h o d n ý výber masky hraje 

značnú úlohu medzi výs ledným S N R a s t u p ň o m rozmazania. [12] 

P rob l ém so stratou ostrosti čiastočne rieši m e t ó d a tzv. adap t ívneho vyhladzova­

nia obrazu. Využíva sa rôzneho s t u p ň a vyhladzovania v závislosti na pozícii masky. 

V hladkej oblasti obrazu, kde je š u m značne rušivý, je vyhladzovanie rozsiahlejšie a v 

oblastiach s urč i tými š t r u k t ú r a m i je daný s tupeň nízky alebo sa nevyhladzuje vôbec. 

Ďalšou možnosťou je m e t ó d a tzv. priemerovania s r a s túc im okolím, kedy dané okolie 

m á na zač ia tku veľkosť ak tuá lneho pixelu a postupne sa zväčšuje v smere, kde je 

obraz hladší (rovnomernejšie hodnoty pixelov). Detailnejšie oblasti alebo hrany nie 

sú v okolí zah rnu té . Taký to filter je vo svojej podstate priestorovo variantný. [12] 

Impulzný šum 

Impulzný šum vzniká pri chybnom kvantovaní obrazu v A / D prevodníku. N a rozdiel 

od bieleho šumu postihuje n á h o d n e len niektoré pixely pôvodného obrazu. N a d o b ú d a 

b inárnych hodnô t , k to rými pos t ihnu té pixely priamo nahradzuje. 

P r i pot lačovaní impulzného šumu je dôležité detegovať falošné pixely. Využíva 

sa plávajúceho okna (okolia), kedy sa poč í t a abso lú tna hodnota diferencie ak tuá lne 

tes tovaného pixela s okolím vzhľadom k nas t avenému parametru, k to rý predstavuje 

senzitivitu detektora. Po nadetegovaní falošného pixela nasleduje jeho nahradenie 

inou hodnotou. N á h r a d n ú hodnotu je možné získať napr ík lad priemernou hodnotou 

25 



okolia (bez falošného pixela), rôznymi in terpolačnými technikami alebo použi t ím 

hodnoty susedného pixela. [12] 

Inou možnosťou, k to rá spolu zahrnuje detekciu aj n á h r a d u je využit ie neline­

árnych filtrov založených na t r iedení , najčastejšie mediánový filter. Volí sa maska 

s dĺžkou strany L - 1 (nepárna strana), z ktorej sa následne vytvor í u spo r i adaná 

postupnosť hodnô t pixelov a vyberie sa medián . Hodnota med iánu sa dosadí za prí­

slušný pixel, k to rý je väčšinou centrá lny vzhľadom k maske. Oproti pr iemerujúcemu 

filtru nie je výsledný obraz rozmazaný, ale med ián ods t raňuje okrajové hodnoty pi­

xelov, čím spôsobuje skreslenie detailov v obraze. [12] 

3.2.2 Zvýrazňovanie hrán a zostrovanie obrazov 

Dôvod, prečo sa okrem pot lačovania šumu zvýrazňujú hrany a zostruje obraz je kvôli 

už vyššie spomínanému subjek t ívnemu dojmu pozorovateľa. Pre ľudské oko je obraz 

najkvalitnejší , ak v rámci v las tného rozlíšenia dokáže rozoznať čo najviac detailov. 

P r i zhotovovaní snímkov, či už v oblasti medicíny ( R T G , C T , atd.) alebo iných za­

meraniach, dochádza často vo výsledku k rozmazaným oblastiam v obraze. Väčšinou 

to býva nás ledkom zlej fokusácie alebo pohybu snímanej scény. Os t ré detaily v ob­

raze je možné popísať bud v priestorovej alebo spektrá lnej oblasti. V priestorovej 

oblasti pozorujeme os t rý detail ako rýchly ná ra s t jasových hodnô t v u rč i tom smere. 

V spektrá lnej (frekvenčnej) oblasti je daný s tupeň ostrosti reprezentovaný vyššími 

pr ies torovými frekvenciami. [12] 

Zvýrazňovanie hrán 

Cieľom tejto m e t ó d y je získať obraz so zvýraznenými hranami, k to rý sa využíva 

napr ík lad k detekcii urči tých objektov v obraze alebo k jeho segmentáci i . Predstava 

h r á n vychádza z poznatku, že rozmazanie obrazu je výsledkom integrácie a s po­

uži t ím inverznej operácie, teda derivácie, dokážeme zvýšiť ostrosť daného obrazu. 

Takéto operácie môžu byť izotropické alebo anizotropické. [12] 

Medzi anizotropické operácie sa zaradujú parciá lne derivácie podľa jednot l ivých 

osí obrazu. Výsledkom sú zvýraznené také hrany, k toré korešpondujú s prislúchajú­

cou osou danej parciálnej derivácie. Tento typ zvýrazňovania sa používa v pr ípadoch, 

keď je dané rozmazanie anizotropické. Pre diskrétne obrazy musia byť derivačné ope­

rá to ry aproximované na tzv. diferenčné operátory , k to ré sú založené na rozdielových 

hodno tách medzi pixelmi. Sú realizované ako F I R konvolučné filtre typu h o r n á prie­

pus t [12] 

Kombináciou parciálnych derivácií (diferencií) rôzneho s t u p ň a sú odvodené čas­

tejšie využívané izotropické operátory . Najpoužívanejšími sú abso lú tna hodnota gra­

dientu, definovaná ako d r u h á odmocnina súč tu druhých parciá lnych derivácií, a Lap-
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laceov operá to r (Laplacian), definovaný ako suma druhých parciálnych derivácií. Vý­

sledkom obidvoch operá torov je obraz s ex t rahovanými a zvýraznenými hranami. V 

diskrétnej sfére je nevyhnu tné dané ope rá to ry znovu aproximovat pomocou diferen­

cií. V pr ípade Laplaciana je pre aproximáciu druhých parciálnych derivácií vhodné 

použiť dvojnásobnú aplikáciu jednot l ivých diferenčných operá torov . Laplaceov ope­

rá to r je veľmi citlivý na šumové zložky v obraze. Z tohto dôvodu sa v praxi často 

používa modifikácia tohto operá to ra , k to rá sa nazýva 'Laplacian of Gaussian'. Z 

ma temat i ckého hľadiska je to súčin Laplaceovej masky s gaussovskou maskou. Vo 

výsledku je možné v priebehu jednej konvolúcie odfiltrovať gaussovský š u m a zároveň 

zvýrazniť hrany obrazu. [12] 

Zostrenie obrazu 

Nevýhodou m e t ó d zvýrazňovania h r á n je výsledný upravený obraz, k to rý neobsahuje 

informácie pôvodného obrazu. Diferenčné ope rá to ry ma jú nulovú s t rednú hodnotu. 

T ú t o skutočnosť zabezpečujú zostrovacie operátory , k to ré boli odvodené z techniky 

neost rého maskovania, kedy odčí tanie rozmazanej verzie obrazu od pôvodného ob­

razu vedie k zvýšeniu ostrosti. V praxi sa zostrujúce ope rá to ry odvodzujú ako rozdiel 

originálneho obrazu váhovaného tzv. koeficientom ostrosti a jeho nízkofrekvenčnou 

(rozmazanou) verziou. [12] 

Zvýšenú ostrosť obrazu je možné dosiahnuť aj v spektrá lnej oblasti. Urči tou mo­

difikáciou spektra, napr ík lad vynulováním nízkofrekvenčných zložiek, sa zvýši vplyv 

vysokých frekvencií a nás lednou inverznou Fourierovou t ransformáciou sa dosiahne 

ostrejšieho obrazu. [12] 

Účinnejším riešením zostrovania obrazu je m e t ó d a adap t ívneho ostrenia. Vychá­

dza zo skutočnost i , že proces ostrenia zvyšuje podiel vysokofrekvenčných šumových 

zložiek. Pr inc íp tejto m e t ó d y je podobný ako pri a d a p t í v n o m pot lačovaní šumu. Pro­

ces ostrenia je aplikovaný len v t akých oblastiach obrazu, kde dochádza k rýchlym 

z m e n á m jasových hodnô t . V os ta tných h ladkých oblastiach k ostreniu nedochádza . 

Pre splnenie tejto podmienky je dôležité detegovať hrany (zmeny intenzity). Najčas­

tejšie sa využíva lokálneho rozdielu susedných pixelov. P r i vysokej hodnote rozdielu 

sa aplikuje zostrovanie a naopak. N a rozlíšenie vysokého a nízkeho rozdielu je treba 

stanoviť urč i tý prah. [12] 

Zvýraznenie tubulárnych štruktúr 

Menej čas tou a o niečo sofistikovanejšou m e t ó d o u zvýraznenia obrazu, ktorej cieľom 

nie je vylepšiť komple tný obraz, ale len urč i té konkré tne objekty je tzv. Frangiho 

filtrácia. Úlohou Frangiho filtra je vyhľadať v obraze t ubu l á rne š t ruk túry , k toré ná­

sledne zvýrazní , pr ičom dochádza k pot lačeniu os ta tných ne tubu lá rnych objektov. 
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T á t o technika je veľmi už i točná pri spracovaní angiografických snímkov a jej jedno­

duchšia verzia bola využ i tá aj v praktickej čast i bakalárskej práce . [14] 

N a detekciu tubu lá rnych š t r u k t ú r využíva Frangiho filter znalosť vlas tných čísel 

obdržaných z Hessovej matice. Hessova matica v bode x pr i hodnote a sa poč í t a s 

využ i t ím Gaussovej derivácie: 

d2I d2G (x) 

kde / je obraz a Ga gaussovská funkcia so smerodajnou odchýlkou a. Transformáciou 

vypočí tanej matice je možné odvodiť v las tné čísla A i a A 2 . N a základe vlas tných čísel 

sa hodnot í , či d a n á oblasť obraz je t u b u l á r n a alebo nie. Parameter a určuje s tupeň 

zvýraznenia a jeho najväčší vplyv sa upla tn í , ak sa bude jeho veľkosť zhodovať 

s veľkosťou danej tubu lá rne j š t ruk túry . Pre ideálnu t u b u l á r n u š t r u k t ú r u pla t í , ak 

| A i | « 0 a | A i | < | A 2 | . [14, 13] 

S využ i t ím týchto podmienok pre ideálny p r ípad bola sformulovaná funkcia, 

podľa ktorej sa hodno t í podobnosť aktuálnej š t r u k t ú r y k ideálnej , pr i konkrétnej 

hodnote a: 
0 A 2 > 0, 

Rl \ í, í &\\ > (3-5) exp 'B 
2/32 ( l-exp(-S)) 

kde Vp je výs tup filtra, c a j3 sú koeficienty, k toré kontrolujú citlivosť filtra. Para­

metre RB a j3 ma jú za úlohu odlišovať rovinné a kvapke p o d o b n é š t r u k t ú r y v obraze, 

zatiaľ čo S spolu s c eliminujú šum na pozadí . Pre parametre RB a S plat í : 

RB = Y~, (3.6) 
^2 

S = v/A? + A | . (3.7) 

Výsledný výs tup sa vyberá ako m a x i m á l n a odozva vstupu pri rozličných hodno tách 

a. Matematicky je možné t ú t o skutočnosť zapísať ako: 

VF(x) = maxa(V£ (x)). (3.8) 

Nevýhodou Frangiho filtra je, že reaguje aj na objekty, k toré nie sú úplne tubu lá rne . 

Tento prob lém môže do výsledného obrazu zaniesť urči té artefakty, k toré môžu byť 

hlavne zo subjekt ívneho hľadiska rušivé. [14, 13] 

3.2.3 Pokročilejšie techniky potlačovania šumu 

P r i spracovávaní väčšiny medicínskych obrazov je z hľadiska konečného diagnos­

tického ohodnotenia dôležité, aby jednot l ivé š t r u k t ú r y v danom obraze, k to ré sú 
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predmetom záujmu, zostali zachované. Napr ík lad v p r ípade D S A požadujeme, aby 

práve vyšetrované cievy ostali viditeľné aj po aplikácii nejakej filtračnej metódy. 

Vyššie uvedené m e t ó d y patria medzi základné a j ednoduché filtračné techniky 

pre pot lačenie šumu. Využívajú masku o rôznej veľkosti, pomocou ktorej prepočí­

tavajú ak tuá lny pixel, najčastejšie pr iemerovaním, na výs tupný. Prakt icky sa j edná 

o j ednoduchú filtráciu typu dolná prepusť. Síce dokážu značne potlačiť šum, ale 

na druhej strane vkladajú do výs tupného obrazu silné rozmazanie. Čas to sú t aké to 

filtre priestorovo invar iantně, čiže d a n á maska sa neprispôsobuje príslušnej oblasti 

obrazu napr ík lad sledovaním zmien jasovej hodnoty alebo priestorovej frekvencie. 

V nasledujúcej čast i práce bude popísaný pr incíp vybraných pokročilejších fil­

t r ačných techník, k toré dokážu kvalitne potlačiť šum, ale zároveň zachovať hrany a 

nerozmazávať výsledný obraz. Tieto techniky boli použi té aj v praktickej časti baka­

lárskej práce . Vo všeobecnost i sú to anizotropické adap t ivně ope rá to ry využívajúce 

zložitejšie ma tema t i cké operácie pre výpočet výs tupného pixelu (voxelu). 

Adaptívny Wienerov filter 

Pr inc íp Wienerovho adap t ívneho filtra vychádza z reš tauračného Wienerovho filtra. 

Reš t au račný filter pracuje s or iginálnym obrazom, k to rý prešiel cez urč i tý skresľu­

júci systém, kde sa k nemu pr ipoč í ta la šumová zložka. N a výs tupe tohto sys tému 

je potom zarušený obraz. Cieľom reš taurác ie je odhad pôvodného obrazu pomo­

cou minimalizácie strednej kvadratickej odchýlky. Wienerov filter vn íma originálny 

obraz, skreslený obraz aj šum ako realizácie náhodných polí. Frekvenčná charakteris­

t ika reš tauračného filtra vychádza z kombinácie inverzného filtra a tzv. Wienerovho 

korekčného faktora (ďalej len W C F ) , k to rý pracuje s výkonovými spektrami skres­

leného obrazu a šumu. Úlohou W C F je potlačovať frekvenčné závislý šum. P la t í 

nasledujúci vzťah: 

kde p rvý zlomok v rovnici reprezentuje inverzný filter a d ruhý zlomok W C F . [12] 

V praxi čas to nie je z n á m a frekvenčná charakteristika skresľujúceho sys tému a 

tiež je obt iažne odhadnúť výkonové spektrum šumu. Adap t ívny Wienerov filter je 

vlastne filtrácia W C F a slúži na ods t ránen ie ad i t ívneho gaussovského šumu. Je to 

filter typu dolná prepusť, k to rý n e m á jednu medznú frekvenciu, čiže je to priestorovo 

var ian tný lokálny operá tor . Výs tupný pixel závisí na pr ís lušnom vstupnom pixely, 

jeho okolí a lokálnom rozptyle šumu v danom okne. Poč í t a sa ako súčet priemeru 

susedných pixelov a rozdielu ak tuá lneho pixelu od priemeru susedných pixelov. Tento 

rozdiel je navyše vážený pomerom lokálneho rozptylu okolia a lokálneho rozptylu 

šumu. V pr ípade , že je rozptyl šumu veľmi malý, je tento pomer blízky hodnote 1 

(3.9) 
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a výs tupný pixel sa príliš nelíši od vs tupného . V opačnom pr ípade , kedy je lokálny 

rozptyl šumu veľký, dochádza k pot lačeniu výsledného pixelu. Mechanizmus filtrácie 

môže byť vyjadrený nasledujúcim vzťahom: 

v 
y = n-x + [x - Hx)—-—, (3.10) 

vx + vn 

kde fix je priemer a vx rozptyl susedných pixelov a vn predstavuje rozptyl šumu. 

V pr ípade , ak rozptyl šumu nie je známy, poč í t a sa spä tne ako priemer lokálnych 

rozptylov zo všetkých okien. Veľkou nevýhodou adap t ívneho Wienerovho filtra je, 

že stále zavádza do výsledného obrazu rozmazanie a nezachováva hrany. [12] 

Bilaterálny filter 

Bilaterálny filter na rozdiel od Wienerovho sa už zaraduje medzi techniky zacho­

vávajúce hrany. J e d n á sa o kombináciu pr iestorového a rozsahového filtrovania. V 

maske bi la terá lneho filtra sú váhy jednot l ivých pixelov poč í t ané v prvom pr ípade 

ako priestorová vzdialenosť pr ís lušného pixela od s t redového a v druhom pr ípade 

ako fotometr ická vzdialenosť, teda vzdialenosť farebného rozsahu pr ís lušného pixela 

od s t redového. Rozsahová funkcia býva nel ineárna a určuje min imálnu a m p l i t ú d u 

hrany, k to rá čím je menšia , t ý m sa zachovávajú ostrejšie hrany. Význam rozsahového 

filtrovania spočíva v tom, že bi la terá lny filter nevy tvá ra fantómové farby v h ranách 

výsledného obrazu, naopak ich redukuje, ak sa nachádza jú v pôvodnom obraze. Ako 

priestorová funkcia sa často používa dolná prepusť, k to rá zabezpečuje nízke váhy 

vzdialenejším pixelom a ako rozsahová funkcia sa používa gaussovská funkcia. Pre 

šedotónové obrazy j u charakterizuje nasledujúci vzťah: 

9r(x,y) = exp (^-^-T^Jr ^ , (3 - 1 1 ) 

kde gr(x, y) je výs tup funkcie, x reprezentuje cent rá lny pixel, y pixel v danom okolí 

a ar je veľkosť Gaussovho rozloženia. V ý s t u p o m filtra je teda váhovaný súčet pixelov 

v danom okolí okolo cent rá lneho pixela. Pre filtráciu sa používa aj referenčný obraz, 

k torý práve vstupuje do rozsahovej funkcie a vyjadruje mieru podobnosti k prísluš­

nému pixelu. A k o referenčný obraz môže byť použi tý aj v s tupný obraz. Všeobecný 

zápis b i la terá lneho filtra je nasledujúci: 

lF,s = E g en(p) 9 sip, q)9r (T (p), T (q)) I(q) 
EqeQ(p)9s(p,q)9r(T(p),T(q)) 

kde I je v s tupný obraz, IF výs tupný obraz a T referenčný obraz. Indexy gs a gr 

značia pr ies torovú a rozsahovú funkciu, Q(p) reprezentuje dané okolie a p remenné 

p a q p reds tavujú centrá lny pixel a ak tuá lny pixel v danom susedstve. [11, 18] 
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Guided filter 

Guided filter vychádza z definície všeobecného l ineárneho fil tračného procesu, k torý 

zah ŕňa riadiaci obraz, v s tupný obraz a výs tupný obraz. Riadiaci a vs tupný obraz sú 

vopred známe a môžu byť identické. Výs tupný pixel filtrovaného obrazu je poč í taný 

ako váhovaný priemer pixelov z danej oblasti. Váhy sú dané funkciou riadiaceho 

obrazu, k to rá je nezávislá na vstupnom obraze. Daný proces môže byť vyjadrený 

vzťahom: 

Q Í ^ W Í J W P J , (3.13) 
j 

kde qi je výs tupný pixel, WÍJ(I) je funkcia riadiaceho obrazu J , ktorej výs tupy 

sú jednot l ivé váhy a p r e m e n n á pj je ak tuá lny pixel v danej oblasti. Predpokladom 

guided filtra je lokálny l ineárny model medzi riadiacim obrazom / a v ý s t u p o m q. Vý­

s tupný obraz je l ineárnou t ransformáciou riadiaceho obrazu v okne ook so s t redovým 

pixelom k: 

qi = akIi + bk,Vi G uk, (3-14) 

kde ak a bk sú l ineárne koeficienty konš tan tné pre dané okno. Tento model zabez­

pečuje, že ak sa nachádza v riadiacom obraze hrana, nachádza sa aj vo výs tupe . 

[10] 

Pre výpočet vyššie uvedených koeficientov sa minimalizuje rozdiel medzi výs tup­

n ý m a v s t u p n ý m obrazom pros t redn íc tvom minimalizácie chybovej funkcie. Riešenie 

tejto funkcie je nasledujúce: 

1 ^ IiPi - Hkpk 

bk=pk-ak\ik, (3.16) 

kde fxk, a\ sú priemer a rozptyl riadiaceho obrazu / v okne uk a pk je priemer 

pixelov vs tupného obrazu p v danom okne. Parameter e v menovateli zlomku je 

tzv. regular izačný parameter, k to rý reguluje výslednú hodnotu koeficientu ak. Takto 

definovaný lokálny l ineárny model je možné aplikovať na vše tky lokálne okná obrazu. 

Dôležité je poznamenať , že hodnota výs tupného pixela qi vychádza len z tých okien 

uk, k toré pokrývajú práve pixel i. Z n a m e n á to, že pri použi t í iného okna m á výs tup 

inú hodnotu. Riešením tohto problému je spriemerovanie všetkých možných hodnô t 

qi pre vše tky možné okná. N a základe tejto skutočnost i možno vyjadriť výs tup filtra 

nasledovne: 

?i = -j—r + bk) = äJi + k- (3.17) 
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N a základe pôvodnej definície guided filtra (3.13) je možné zadefinovať predpis vá-

hovacej funkcie WÍJ(I): 

w»V) = r* E ( i + (4->»»)) , (3.18) 
1̂ 1 k:{i,j)€u}k \ k / 

kde OJ je dané okno, / riadiaci obraz, a\ rozptyl hodnô t pixelov v danom okne, e 

regularizačný parameter a i, j, k sú indexy pixelov a okna. [10] 

Non-Local Means filter 

Non-Local Means filter (ďalej len N L M ) sa od lokálnych filtrov líši t ým, že výs tupný 

pixel nepoč í t a pr iemerovaním skupiny pixelov z okolia, k toré prís lušný pixel ob­

klopuje. N L M filter priemeruje vše tky pixely v za šumenom obraze, k toré sú navyše 

váhované podľa toho, ako sú p o d o b n é práve k ak tuá lne poč í t anému pixelu. Znamená 

to, že ak je okolie pixela i p o d o b n é okoliu pixela j, tak pixel j bude mať veľkú váhu. 

T á t o skutočnosť sa dá vyjadriť nasledujúcim m a t e m a t i c k ý m vzťahom: 

NL(i) = Y,w(i,j)v(j), (3.19) 

kde v = {v(i)\iel} je zarušený obraz, NL(v) predstavuje filtrovaný obraz a w(i,j) 

sú váhy, k toré závisia na podobnosti medzi pixelmi i a j, respekt íve na podobnosti 

medzi ich okolím. [3] 

Podstatou algoritmu N L M filtra je zadefinovanie spomínaného podobnos tného 

okna Ni a vektora jasových hodnô t v podobnostnom okne u(iVj). Okno môže mať 

rôzne tvary a veľkosti pre lepšiu adap t ác iu k danému obrazu, ale v praxi sa pre zjed­

nodušenie často uchyľuje k š tvorcovému oknu o pevnej veľkosti. S k ú m a n á podobnosť 

je vyjadrená ako gaussovsky váhovaná Eukl idovská vzdialenosť medzi intenzitami 

vektorov jasových hodnô t susedstiev v(Nj) a v(Nj). Vzdialenosť je matematicky 

vyjadrená nasledovne: 

I H N j - v i N ^ , (3.20) 

kde a > 0 je smeroda jná ochýlka Gaussovho rozloženia. V praxi to znamená , že pi­

xely s p o d o b n ý m okolím ako v(Ni) b u d ú mať väčšiu váhu. Eukl idovská vzdialenosť 

navyše zachováva r á d podobnosti medzi pixelmi, čiže najpodobnejš ie pixely k pixelu 

i sú pravdepodobne tie isté ako v or iginálnom obraze ako aj v tom zašumenom. Sa­

m o t n é váhy w(i,j) sú potom vyjadrené ako funkcia Euklidovskej vzdialenosti sused­

stva i-tého pixela od susedstva j - t é h o pixela a sú normalizované tzv. normal izačným 

faktorom Z (i). Váhy sú definované ako, 

Y \\<NÍ)-"(NJ)\\2 

w(i,j) = — e 1? ! £ , (3.21) 
Zlí) 
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kde parameter h určuje pokles exponenciály a t ý m zároveň pokles váh ako funkcie 

Euklidovskej vzdialenosti. [3] 

Anizotropická nelineárna difúzia 

Filtrovanie obrazov pomocou difúzie je adap t ívny proces pot lačovania šumu, kedy 

urč i tá lokálna jasová zložka difunduje do susedných pixelov vďaka rozdielu lokálnej 

koncentrácie. Matematicky je proces difúzie vyjadrený parc iá lnymi deriváciami. Vo 

všeobecnost i je difúzia fyzikálny proces, k torého cieľom je minimalizovať rozdiely v 

danej priestorovej koncentráci i nejakej látky. Popis difúzie vychádza z Fickovho zá­

kona a rovnice kontinuity. N a základe týchto dvock skutočnos t í je možné zadefinovať 

rovnicu difúzie: 

kde g označuje rýchlosť difúzie a V tí koncent račný gradient. Podľa stavu parametra 

g sa proces difúzie dá rozdeliť na niekoľko druhov. V pr ípade , ak sa g = 1 alebo 

je jednoducho v celom procese konš tan tné , tak m á difúzia lineárny, izotropický a 

homogénny charakter. A k plat í , že g = g(x), tak difúzia je nehomogénna , pre tože je 

daný parameter priestorovo variantný. Posledný typ difúzie, k to rý bol použi tý aj pre 

filtráciu v praktickej časti bakalárskej práce , je ne l ineárna difúzia. V tomto pr ípade je 

parameter g okrem priestorovej variancie navyše závislý aj na lokálnej priestorovej 

koncentráci i u. Anizot ropická ne l ineárna difúzia sa od bežnej nelineárnej difúzie 

odlišuje t ým, že parameter g tvor í matica hodnô t . Znamená to, že proces difúzie je 

rôzny v odlišných smeroch. [17, 4] 

Najčastejšie používaný model anizotropickej difúzie je model Perona-Malik. Je 

to teda technika pot lačovania šumu so zachovávaním hrán , ktorej h lavná myšlienka 

spočíva v tv rden í , že v mieste obrazu s vyšším p o č t o m h r á n bude proces difúzie 

(vyhladzovania) slabší. Model Perona-Malik využíva nel ineárne parciá lne derivácie. 

Rovnica difúzie je nasledujúca: 

(3.23) 

(3.24) 

kde funkcia difúzie g(\Vu\) môže mať dva tvary: 

1 
(3.25) 

(3.26) 

33 



V rovnici (3.24) slúži gradient | V i t | ako indikátor h r á n a parameter A : A > 0 ako 

tzv. kon t ras tný parameter. V oblastiach, kde je hodnota gradientu väčšia ako kon­

t r a s t n ý parameter, bude proces difúzie slabší, čiže v miestach s vyšším výsky tom 

h r á n nedochádza k ich vyhladzovaniu. Kon t r a s tný parameter navyše udáva, k toré 

hranové š t r u k t ú r y v obraze b u d ú zachované a k toré naopak rozmazané . Výhoda 

anizotropickej difúzie oproti o s t a t n ý m techn ikám pot lačovania šumu je v tom, že 

okrem zachovávania h r á n dokáže v procese difúzie aj t aké to oblasti zostriť. Dôvod 

je v samotnom procese, k to rý sa delí na doprednú a spä tnú difúziu. Počas doprednej 

difúzie dochádza k pot lačovaniu šumu a rozmazávaniu obrazu, kedy pla t í | V i t | < A. 

N a druhej strane v oblastiach, kde p la t í | V i t | > A, nas táva proces spätnej difú­

zie, kedy sa t aké to oblasti nepot lačujú , ale zvýrazňujú. V takto filtrovanom obraze 

je možné pozorovať dôsledky spätnej difúzie ako tzv. schodovitý efekt, pre k torý 

je typický príliš os t rý charakter výsledného obrazu. Zo subjekt ívneho hľadiska je 

tento jav rušivý, preto sa v praxi používa regulovaná difúzia Perona-Malik, kedy sa 

parameter \Vu\ uvažuje ako gaussovsky vyh ladená verzia obrazu. [17, 4] 
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4 Spracovanie pacientských dát 
Prak t i cká časť bakalárskej práce sa venuje analýze a hodnoteniu vybraných filtrač­

ných techník, k toré boli aplikované na reálne pacientské d á t a s cieľom zisku čo naj­

kvalitnejšej výslednej subtrakčnej angiografie. Celé spracovanie bolo usku točnené 

v počí tačovom pros t redí Mat lab 2021b. K spracovaniu boli posky tnu t é komple tné 

mozgové objemy od siedmich pacientov získané pomocou na t ívneho aj kon t ras tného 

C T vyšetrenia . K dispozícii teda boli pre každého pacienta štyri série objemových 

dá t . Jeden objem vždy predstavoval výsledok na t ívneho sn ímania mozgu a ďalšie t r i 

objemy boli nasn ímané po p o d a n í kontrastnej lá tky vždy v iných časových okami­

hoch. 

V nasledujúcich čast iach tejto kapitoly b u d ú postupne preds tavené jednot l ivé 

kroky a postupy pri analýze a hodno ten í dá t . P rvé čast i popisujú proces nač í tan ia 

a predspracovania posky tnu tých objemov. Ďalšia časť sa venuje práve konkré tnym 

použ i tým filtračným techn ikám, dôvodom ich výbe ru a popisu ich výhod, popr í ­

pade nevýhod. Po tých to čast iach nasleduje postup analýzy a hodnotenia použi tých 

filtrov. V závere kapitoly b u d ú prediskutované dos iahnuté výsledky, ich význam, 

popr ípade možné návrhy zlepšenia celkového spracovania. 

4.1 Načítanie a predspracovanie pacientských dát 

Nat ívne aj kon t ras tné objemy pre vše tkých pacientov boli vo formáte R A W , k torý 

obsahoval v las tné obrazové dá t a . K j edno t l ivým R A W súborom prislúchali súbory 

formátu M H D obsahujúce m e t a d á t a , ako napr ík lad informácie o poč te rezov, roz­

líšení jednot l ivých rezov alebo reálnej veľkosti j edného voxela. Pre úspešné načí ta­

nie bolo po t r ebné doda točne nainštalovať Medical Image Processing Toolbox, k torý 

dokáže pracovať s M H D súbormi . Takt iež bola na inš ta lovaná funkcia slúžiaca na 

prehľadnú vizualizáciu jednot l ivých rezov pre daný objem. [7, 1] 

P r v ý m krokom predspracovania bolo zredukovanie troch kont ras tných objemov 

na jeden, zvlášť pre každého pacienta. Vytvori lo sa teda sedem objemov s maxi­

málnou hodnotou pixelu v každom reze na danej pozícii. To znamená , že cyklickým 

prechádzan ím rezov a pozícií pixelov všetkých troch korešpondujúcich kon t ras tných 

objemov, bola v y b r a n á m a x i m á l n a jasová hodnota. T ý m bolo zaručené, že v jed­

nom objeme sa nachádzal i jednak vše tky š t ruk túry , ale hlavne cievy s čo najväčšou 

hodnotou jasu. 

Pacientské d á t a bol i získané komple tným C T skenom hlavy, čiže na zobrazení cel­

kového objemu je možné vidieť morfológiu tváre , lebku a pacientský stôl. Pacientský 

stôl a kosti lebky majú sami o sebe vysokú intenzitu jasu a ak by neboli ods t rá ­

nené, tak pri následnej filtrácii a zvýraznení by cievy aj napriek K L boli t ými to 

35 



š t r u k t ú r a m i pot lačené . Z tohto dôvodu bolo n u t n é vysegmentovať mozog z každého 

objemu. K tomuto účelu bola na inš ta lovaná funkcia, k to rá uskutočňuje tzv. Skull 

Stripping. Podstatou tejto techniky je odstrániť z 3D sn ímku hlavy lebku, tvár a 

iné pr idružené tkanivá a š t ruktúry . Výsledkom je vysegmentovaný mozog s čo naj­

lepšie zachovanými detailami bielej a šedej hmoty. Konkré tne použ i t á funkcia však 

uskutočňuje len j ednoduchú rýchlu segmentáciu, pravdepodobne na základe m e t ó d y 

ras túceho semienka (pre popis presného pr incípu fungovania nebola k dispozícii do­

kumentác ia ) . Po aplikácii tejto funkcie na pacientské objemy sa z celkového p o č t u 

sedem pacientov podarilo vysegmentovať mozgové objemy len pre piatich pacientov. 

U dvoch pacientov bolo problemat ické stanovenie prahu segmentácie a z dôvodu, že 

predmetom bakalárskej práce nie je práve segmentácia , tak d á t a od týchto dvoch 

pacientov boli vyradené z ďalšej analýzy. [2] 

N a nasledujúcich obrázkoch je možné vidieť pr ík lad segmentácie mozgu u jed­

ného pacienta. Sú zobrazené rezy pred a po segmentáci i . A k o bolo uvedené vyššie, u 

dvoch pacientov sa nepodarilo mozgové objemy vysegmentovať. Ďalší pr íklad uka­

zuje opäť dva rezy, kde jeden rez predstavuje zle vysegmentovaný mozog a d ruhý 

jeho originálnu podobu. 

O 
Obr. 4 .1 : P r ík lad segmentácie mozgu. N a obrázku vľavo je možné vidieť vysegmen­

tovaný rez mozgu. Obrázok vpravo ukazuje originálny rez. 
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Obr. 4.2: Pr ík lad neúspešnej segmentácie mozgu. N a obrázku vľavo je možné vidieť 

zle vysegmentovaný rez mozgu. Obrázok vpravo ukazuje originálny rez. 

4.2 Použité fi l tračné techniky - výhody a nevýhody 

Ďalš ím krokom spracovania pacientských dá t bol výber filtračných me tód . A k o bolo 

už uvedené, vybrané filtračné techniky sú určené na pot lačenie šumu s cieľom čo 

najviac zachovať detai lné š t r u k t ú r y v daných objemoch. V tomto pr ípade sú teda 

predmetom záujmu cievy. V rámci praktickej časti práce sa pracovalo s piat imi 

filtračnými technikami: 

1. Gaussovský filter 

2. Bi la terá lny filter 

3. Guided filter 

4. Anizotropická difúzia 

5. N L M filter 

Z dôvodu volumetr ických pacientských d á t bolo žiadúce, aby použi té filtre boli v 

pros t redí Mat lab implementované v ich 3D verziách. S výnimkou guided filtra a 

N L M filtra bola t á t o podmienka pre os t a tné filtre splnená. U niektorých filtrov bolo 

navyše po t r ebné ich t ro j rozmerné verzie doda točne prevziať z verejne dos tupných 

zdrojov. 

Pr inc íp a m a t e m a t i c k ý popis jednot l ivých filtračných techník bol p reds tavený už 

v teoretickej časti bakalárskej práce . Dôležité je ale poznamenať , že väčšinou každá 

fitrácia aplikovaná na nejaký signál alebo obraz, j ednoduchá či sofistikovanejšia, 

zanasa do výsledného signálu (obrazu) urč i tý artefakt alebo rušivý prvok, opäť či 

už menší alebo rozsiahlejší. V pr ípade obrazov sú t aké to artefakty a prvky na jmä 

zo subjekt ívneho hľadiska rušivé, hoci je často n e v y h n u t n é sa s t ý m t o p rob lémom 

zmieriť. V nasledujúcich čast iach textu b u d ú opísané výhody a nevýhody použi t ia 
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vybraných m e t ó d filtrovania. 

Gaussovský filter p a t r í medzi j ednoduché m e t ó d y pot lačovania šumu. Je známy 

rýchlou, pomerne jednoduchou implementác iou a výpoče tně je málo náročný. Z hľa­

diska spracovania signálov a obrazov sa správa ako dolná prepusť, teda pot lačuje 

vysokofrekvenčné zložky. P r i poč í tan í S N R (pomer signálu k šumu) ako objekt ívne 

kr i t é r ium dáva veľmi priaznivé výsledky. N a druhej strane m á ale gaussovský filter 

zo subjekt ívneho hľadiska veľa nevýhod. A k o jediný z použi tých filtračných techník 

nepa t r í medzi hrany zachovávajúce metódy. V dôsledku charakteru dolnej priepuste 

spôsobuje vo výs lednom obraze značné rozmazanie, čím obraz s t ráca svoju detailnosť 

a t ý m nie je príliš vhodný na subjekt ívne hodnotenie. [12] 

Bi la terálne filtrovanie sa zaraduje medzi techniky, k toré zachovávajú v obraze 

hrany. Vďaka dvojakému váhovaniu pixelov (priestorová a fotometr ická vzdialenosť) 

vyhladzuje obraz a zachováva hrany. Je vhodný pre filtráciu farebných obrazov, pre­

tože pozdĺž h ranových š t r u k t ú r neprodukuje tzv. fantómové farby, naopak v pr ípade 

ich výsky tu ich redukuje. Bi la terá lny filter môže spôsobovať urči té skreslenie kvôli 

vzniku falošných h r á n spôsobeným grad ien tným náv ra tom. Výpoče tná náročnosť sa 

odvíja od efektivity implementácie . V pr ípade 'brute force' implementácie sa nároč­

nosť zvyšuje s ras túcou veľkosťou okna. [11] 

Guided filter m á p o d o b n é vlastnosti ako bi la terá lny filter. M á jednoduchš iu im­

plementác iu a nenas táva p rob lém so vznikom falošných h rán . Výpoče tná náročnosť 

je závislá od veľkosti v s tupného obrazu. Medzi nevýhody je možné zaradiť tzv. 'halo' 

efekt, k to rý sa môže vyskytnúť pri vyhladení nejakej hrany. Tento efekt je charak­

teris t ický svet lým lemovaním pozdĺž vyhladenej hrany. [11] 

Výhoda N L M filtra spočíva hlavne z jeho nelokálneho procesu filtrovania. Fil ter 

je veľmi vhodný na filtráciu rozmani tých š t ruk túrovaných obrazov. Zo subjekt ív­

neho hľadiska je výsledný obraz deta i lný a hrany sú zachované. Kval i ta v ý s t u p u 

ale veľmi závisí opäť od implementácie samotného algoritmu. Navyše je N L M filter 

veľmi výpoče tně náročný. Náročnosť sa zvyšuje so zväčšujúcim prehľadávacím ok­

nom. Ďalšou nevýhodou je skutočnosť, že filter zavádza do výs tupného obrazu biely 

šum. Biely šum je ale na druhej strane pre pozorovateľa menej rušivý. [3] 

Pos ledná filtračná technika použ i t á v praktickej časti práce bola anizotropická 

difúzia. Anizotropická difúzia sa od os ta tných spomínaných techník líši hlavne kom­

plexnejším m a t e m a t i c k ý m vyjadrením. Výhoda tejto techniky spočíva v samotnom 

procese filtrovania, kedy počas tzv. doprednej difúzie dochádza k vyhladzovaniu ob­

razu a v miestach s výsky tom h r á n ďalej nastupuje tzv. s p ä t n á difúzia, kedy naopak 

dochádza k zostreniu danej oblasti. Ako výhodu oproti iným techn ikám je možné 

označiť spôsob detekcie hrany. Anizotropická difúzia miesto poč í t an ia vzdialenosti 

ak tuá lneho pixela od pixelov v okolí, využíva parciá lne derivácie a gradient. A k je 

gradient veľký, je t á t o oblasť považovaná za hranu. Nevýhodou techniky je práve 
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následok spätnej difúzie, kedy dochádza k schodovi tému efektu v obraze. Schodo­

vitý efekt vzniká pri vyhladení plynulých prechodov farebného odt ieňa , nás ledkom 

čoho m á obraz príliš os t rý charakter. Ďalšia nevýhoda sa nachádza v implementá­

cii difúzie. Čas to býva možnosť zvoliť poče t opakovaní procesu difúzie a práve pri 

vyššom poč te opakovaní sa upla tňuje viac vyhladzovací proces a výsledný obraz je 

potom rozmazaný. [4] 

4.3 Analýza parametrov jednotl ivých f i l trov 

Pred tým, než sa vybrané filtračné techniky aplikovali na pacientské dá t a , bolo po­

t r ebné zvoliť vhodné nastavenie a parametre daných filtrov. Z tohto dôvodu bolo 

ďalším krokom v spracovaní pacientských objemov n u t n é analyzovať jednot l ivé pa­

rametre a nastavenia zvolených filtrov. 

Použi té funkcie, k toré predstavovali jednot l ivé vybrané filtre, mali k dispozícii 

možnosť nastaviť hodnoty urči tých parametrov, k toré ovplyvňujú výslednú filtráciu. 

Pred samotnou analýzou bolo preto po t r ebné zvoliť práve tie najvplyvnejšie para­

metre a ich rozsahy hodnô t , zvlášť pre každý filter. Niektoré funkcie ponúkal i väčší 

výber parametrov, iné naopak obmedzenejší . Počet analyzovaných parametrov, ich 

hodnoty a rozsahy boli vyberané z dôrazom na časovú náročnosť s amotného procesu 

filtrovania. D r u h ý m faktorom výbe ru bol subjekt ívny dojem z výs tupného obrazu. 

N a zač ia tku boli hodnoty vybrané podľa predvolených nas tavení alebo podľa dopo­

ručení v popise funkcií. Postupne sa tieto hodnoty zvyšovali, p r ípadne znižovali, čím 

sa zisťovala u rč i tá hranica, kedy je filtrovaný objem po zobrazení ešte dos ta točne 

zreteľný. 

T ý m t o spôsobom boli určené rozsahy parametrov pre každý z piatich vybraných 

filtračných techník. Väčšinou sa analyzoval len jeden parameter, ale pre niektoré 

filtre bolo n u t n é zvoliť dva. Pre gaussovský filter bola s k ú m a n á op t imá lna hodnota 

Gaussovho rozloženia a, u b i la terá lneho filtra sa hodnotili parametre priestorovej 

funkcie (Gaussovo rozloženie) a rozsahovej funkcie. Ana lýza guided filtra spočívala 

v zisťovaní vp lyvu veľkosti okna pri konš tan tne j hodnote s t u p ň a vyhladzovania. U 

anizotropickej difúzie sa zisťoval op t imálny počet opakovaní procesu difúzie a napo­

kon pre N L M filter sa analyzovali vhodné veľkosti prehľadávacieho a porovnávacieho 

okna. 

4.3.1 Postup analýzy 

Po s tanovení rozsahov zvolených parametrov pre jednot l ivé filtre bola spus tená ana­

lýza, k to rá hodnotila celkové zas túpenie cievnych a šumových zložiek vo výslednom 

objeme pre konkré tne hodnoty parametrov filtra. Obdržané výsledky sa ukladali do 
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tabuliek. Zo získaných výsledkov boli nás ledne zhotovené grafy, pod lá k torých boli 

určené op t imálne hodnoty parametrov pre jednot l ivé filtračné techniky. Celá analýza 

bola u sku točnená len na jednom pacientovi. Dôvody boli n a j m ä časová náročnosť a 

predpoklad, že výsledky b u d ú veľmi p o d o b n é aj pre os t a tné pacientské dá t a . 

V nasledujúcich bodoch b u d ú popísané kroky samotnej analýzy. Rovnaký postup 

bol aplikovaný pre každý filter. Okrem skúman ia najopt imálnejš ích parametrov sa 

p ros t redn íc tvom analýzy zisťoval aj spôsob subtrakcie. Z tohto dôvodu boli vytvo­

rené dva sub t rahované objemy. Jeden pred filtráciou a d ruhý odč í t an ím filtrovaného 

kon t ras tného a na t ívneho objemu. 

1. Cyklické prechádzanie vektora s hodnotami parametrov. Fi l t rác ia daných ob­

jemov s ak tuá lnymi hodnotami parametrov. 

2. Zvýraznenie ciev vo filtrovaných objemoch pomocou Frangiho filtra. Frangiho 

filter vyhľadáva v obraze t ubu l á rne š t ruk túry , k toré doda točne zvýrazní , pri­

čom okolité objekty pot lačí . 

3. Vytvorenie b inárnych objemov zo zvýraznených objemov. 

4. Predspracovanie b inárnych objemov spočívajúce v ods t r ánen í osamostatne­

ných voxelov a naopak vyplnenie medzier v urči tých spojených objektoch. 

5. Určenie tzv. spojených komponentov a výpočet ich veľkostí objemov. 

6. Klasifikácia spojených komponentov ako cievne a šumové zložky daného ob­

jemu. P r i emerná dĺžka segmentov prednej (arteria cerebri anterior), zadnej 

(arteria cerebri posterior) aj strednej mozgovej tepny (arteria cerebri media) 

sa pohybuje približne okolo 30 mm. Z M H D súborov obsahujúce informácie o 

pacientských objemoch je možné vyčítať, že sku točná veľkosť j edného voxela 

je po zaokrúhlení rovná 0 , 5 - 0 , 5 - 0 , 5 mm. N a základe týchto informácií bol 

zvolený prah limitujúci pr í tomnosť cievy s hodnotou 60. Z n a m e n á to, že ak je 

veľkosť objemu daného spojeného komponentu väčšia alebo rovná ako 60, tak 

je daný komponent označený ako cieva. Objekty s objemom menš ím ako 60 sú 

naopak označené ako šumové zložky. [9] 

7. Výpočet súm objemov pre jednot l ivé kategórie . Pre každý parameter sa ukla­

dajú t r i výs tupy - celkový objem cievnych zložiek, celkový objem šumu a 

pomer objemu ciev k celkovému objemu. Navyše sa tieto t r i výs tupy poč í ta jú 

zvlášť pre filtrovaný kon t ras tný objem, filtrovanú subtrakciu a pre subtrakciu 

vy tvorenú odč í t an ím filtrovaného kon t ras tného a na t ívneho objemu, čiže vo 

výsledku sa uk ladá spolu 9 údajov. 

8. Zobrazenie výsledkov vo forme grafov. 

N a nasledujúcich obrázkoch sú zobrazené výsledky vo forme grafov konkré tne 

pre gaussovský filter. Výs tupy os ta tných filtračných techník sa nachádza jú v prílohe 

na konci bakalárskej práce (Pr í loha A ) . 
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Analyzované parametre: 

• GaussSigma - hodnota Gaussovho rozloženia, od hodnoty 0,1 do 3 s krokom 

0,1 

-Contrast 
-FilteredSubtract 
AfterSubtract 

GaussSigma | 

Obr. 4.3: Závislosť veľkosti objemu ciev na hodnote Gaussovho rozloženia. 

K 1 0 4 

-Contrast 
-FilteredSubtract 
AfterSubtract 

I L 
1.5 2 

GaussSigma [-] 

Obr. 4.4: Závislosť veľkosti objemu šumu na hodnote Gaussovho rozloženia. 
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QĹ 

-Contrast 
-FilteredSubtract 
AfterSubtract 

GaussSigma [-

Obr. 4.5: Zmena pomeru objemu ciev k celkovému objemu v závislosti na hodnote 

Gaussovho rozloženia. 

Grafy zobrazujú závislosti zmien objemu ciev, ich percen tuá lneho zas túpen ia a 

objemu šumu na zmene hodnoty Gaussovho rozloženia. V k a ž d o m grafe je možné 

vidieť t r i priebehy, k toré reprezentujú jednot l ivé analyzované pacientské objemy. 

Modrou farbou je zobrazený priebeh filtrovaného kon t ras tného objemu, oranžovou 

farbou filtrovaná subtrakcia a ž l tá farba predstavuje subtrakciu vy tvorenú až po 

filtrácii na t ívneho a kon t ras tného objemu. Vysoké hodnoty objemu značia vyššiu 

pr í tomnosť cievnych zložiek, ale zároveň vyššiu pr í tomnosť šumu. Znamená to, že 

nastavenie, k toré zachová veľký objem ciev nemusí byť to najopt imálnejš ie . P o d o b n á 

skutočnosť p la t í aj pre percen tuá lne zas túpenie ciev. P r i vysokej hodnote a sa podiel 

ciev blíži až k 97 %, ale je dôležité si uvedomiť, že pri tomto nas tavení je filtrácia 

príliš silná. Celkový objem je oproti nižším h o d n o t á m až o jeden rád menší . 

Ďalší obrázok vizuálne zobrazuje vplyv naras ta júcej hodnoty parametra a na 

výsledné zas túpenie ciev. N a obrázku sú zobrazené filtrované rezy jedného pacienta 

vždy s iným Gaussovým rozložením. Navyše ku každému nastaveniu filtra prislú­

cha aj fúzovaný rez, k to rý pozostáva z filtrovaného obrazu a z korešpondujúceho 

b inárneho obrazu. Binárny obraz predstavuje zas túpenie ciev. 
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Obr. 4.6: Vizuá lna ukážka vplyvu hodnoty Gaussovho rozloženia na zas túpenie ciev. 

V ľavej časti obrázku je možné vidieť výs tupy rezov po filtrácii. V pravej časti sa 

nachádza jú obrazy vytvorené fúziou filtrovaného rezu a b iná rneho obrazu reprezen­

tujúci jednot l ivé úseky ciev. 
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N a základe tejto ukážky je možné odôvodniť výber op t imálneho nastavenia da­

ného filtra. A k o ukazujú grafy vyššie, silnejšia filtrácia síce pot lač í viacej šumu, ale 

zároveň ods t rán i z objemu aj značné množs tvo ciev. Iný aspekt zase vychádza zo sub­

jek t ívneho dojmu. Fi l t rác ia (potlačovanie šumu) všeobecne zhoršuje celkový dojem 

z výsledného obrazu, čo je teda v pr ípade hodnotenia kvality subtrakcie nezanedba­

teľný faktor. Z tohto sa výber op t imá lneho parametra posudzoval aj zo subjekt ívneho 

hľadiska a nie len z výs tupov analýzy v podobe grafov. Vp lyvy hodnô t parametrov 

aj pre os t a tné filtračné techniky sa nachádza jú na konci práce v prí lohách (Prí loha 

B)-

4.4 Výsledky kvality f i l tračných techník 

N a základe analýzy parametrov vybraných filtračných techník a po vytvorení grafov 

obsahujúce výsledky, boli zvolené op t imálne nastavenia jednot l ivých filtrov. Hodnoty 

parametrov boli zvolené s ohľadom na čo najväčší obsah cievnych zložiek, ale zároveň 

s čo najnižším zas túpen ím šumu. Hľadal sa urč i tý kompromis medzi t ý m i t o dvoma 

faktormi. A k o bolo vyššie uvedené, okrem opt imálnych parametrov, bolo predmetom 

analýzy overiť, či je lepšie subtrakciu vykonávať ešte pred samotnou filtráciou alebo 

až po nej. Zo získaných výsledkov a po zobrazení grafov je možné vyvodiť skutočnosť, 

že vo väčšine pr ípadov sa viacej cievnych zložiek zachová až po subtrakcii filtrovaných 

kont ras tných a na t ívnych objemov. 

Nasledujúcim krokom v procese hodnotenia filtrov je použi t ie op t imálnych na­

stavení filtračných techník a ich aplikácia na všetkých päť pacientov. Postup je 

obdobný ako pri predchádzajúcej analýze. Po filtrácii opäť nasledovalo zvýraznenie 

ciev pomocou Frangiho filtra, ďalej vytvorenie b inárnych objemov a ich spracovanie 

p ros t redn íc tvom spojených komponentov. Pos ledným krokom bola znova klasifikácia 

na cievne a šumové zložky a konečné uloženie výs tupov pre jednot l ivé filtre. 

Z obdržaných výs tupov boli t en tok rá t vytvorené ' boxp loť grafy zobrazujúce š ta­

tistické rozloženie hodnô t veľkosti objemov cievnych a šumových zložiek a pomeru 

objemu ciev k celkovému objemu. Boxploty boli zhotovené zvlášť pre jednot l ivé filtre 

a pre originálne kon t ras tné dá t a . Výsledky sú zobrazené na nas ledujúcom obrázku. 
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Obr. 4.7: Boxplot grafy jednot l ivých filtrov. V hornej časti obrázku sa nachádza 

štat is t ické rozloženie hodnô t objemu ciev. S t r edná časť ukazuje rozloženie percen­

tuá lneho zas túpen ia ciev a v spodnej časti je možné vidieť rozloženie objemu šumu. 

Okrem boxplotov boli zo získaných výsledkov vypoč í t ané smerodajné odchýlky, 

k toré ukazujú ako široko sú hodnoty objemov ciev a šumu rozložené. Odchýlky 

boli vypoč í t ané pre jednot l ivé filtre. Okrem hodnô t objemu boli zistené aj odchýlky 

pomeru objemu ciev k celkovému objemu. Nasledujúci obrázok zobrazuje smerodajné 

odchýlky vo forme st ĺpcových diagramov. 
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Směrodatné odchý lky c ievnych a šumových z ložiek jedno t l i vých f i l t rov 

Anizotropická difúzia Bilaterálnyfilter Gaussovský filter Guided filter NLM filter Originálny obraz 

Směrodatné odchý lky pomeru ob jemu c iev k ce lkovému ob jemu jedno t l i vých f i l t rov 

IVessélRatio 

Anizotropická difúzia Bilaterálnyfilter Gaussovský filter Guided filter NLM filter Originálny obraz 

Obr. 4.8: Smerodajné odchýlky jednot l ivých filtrov. P r v ý diagram ukazuje odchýlky 

hodnô t objemov ciev spolu so šumovými zložkami. Druhý diagram ukazuje smero­

dajné odchýlky percen tuá lneho zas túpen ia ciev. 

4.5 Diskusia výsledkov z hľadiska kvality DSA 

Z výsledkov obdržaných p ros t redn íc tvom analýzy je možné stanoviť urči té závery. 

Boxploty jednot l ivých filtrov vykazujú veľmi špecifické výsledky. Pokročilejšie fil­

t r ačné techniky, k torých hlavnou doménou je zachovávať hrany, ma jú veľmi p o d o b n é 

štat is t ické rozloženie. Dalo by sa povedať, že vše tky tieto techniky majú takmer to­

tožný vplyv na dos tupné pacientské dá t a . Oproti pôvodným nefil trovaným objemom 

zachovali pribl ižne rovnaké množs tvo ciev, čo v priemere z n a m e n á okolo 80 % celko­

vého objemu. N a druhej strane ale príliš neznížili zas túpenie šumu. Odráža sa to v 

takmer nezmenených hodno tách smerodajnej odchýlky pri vše tkých týchto filtroch. 

Naopak veľmi špecifické výsledky vykazoval gaussovský filter. P r i filtrácii t ý m t o fil­

t rom je možné pozorovať spomínaný charakter dolnej priepuste. T á t o skutočnosť je 

tiež vidieť na grafickom priebehu závislosti veľkosti objemu ciev na hodnote Gaus-

sovho rozloženia (Obrázok 4.3.1). P r i nízkych hodno tách parametra a (približne do 

1,3) je filtračný efekt veľmi slabý, dalo by sa povedať, že nedochádza takmer k žiadnej 

významnejšej filtrácii. V zapä t í však pri vyššej hodnote parametra začne prevládať 

efekt dolnej priepuste a dochádza k značnému priemerovaniu objemu. Objem ciev­

nych zložiek ako aj šumu pri týchto hodno tách parametra rýchlo klesá, napr ík lad 

pri hodnote a = 2, 5 klesnú tieto objemy dokonca o jeden rád. 
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Dôležité je však poznamenať , že spôsob hodnotenia filtračných techník pomocou 

klasifikácie b inárnych objemov ako objekt ívne k r i t é r ium nie je práve najvhodnejšie . 

Zvoliť správny prah určujúci pr í tomnosť cievy nemusí byť j ednoduché z dôvodu 

individuality ana tómie mozgových ciev u jednot l ivých pacientov. Ďalš ím prob lémom 

v nemožnost i jasne určiť najlepší filter z vybraných techník môže byť v samotných 

implementác iách filtrov. A b y sa eliminoval ľudský faktor, mali by vše tky použi té 

funkcie pochádzať od j edného subjektu. Tiež by mali byť pr ispôsobené na p rácu 

s volumetr ickými d á t a m i (viď guided filter a N L M filter). A k o vhodné objekt ívne 

kr i t é r ium by mohlo slúžiť porovnanie s referenčnými objemami, k toré by obsahovali 

správne vysegmentované mozgové cievy, avšak k p o s k y t n u t ý m pac ien t ským d á t a m 

t aké to referencie neboli dos tupné . 

Hodnotenie digitálnej subtrakčnej angiografie vychádza hlavne zo subjekt ívneho 

dojmu pozorujúceho lekára alebo iného odborn íka . Z tohto dôvodu bola vytvorená 

mon táž šiestich snímkov urč i tého rezu, k toré p reds tavujú fúziu originálneho obrazu 

a b iná rneho obrazu. J e d n á sa teda o prekrytie pôvodného rezu s u rč i tým zas túpe­

n ím ciev a b iná rneho obrazu predstavujúci korešpondujúce cievy po filtrácii danou 

filtračnou technikou. N a základe tohto je možné subjekt ívne hodnot iť , ako úspešne 

daný filter zachoval, respekt íve potlači l urč i tý úsek cievy. 
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Obr. 4.9: Ukážka fúzovaných rezov. N a obrázku je možné vidieť šesť kópií rezov 

mozgu j edného pacienta, k toré vznikl i fúziou originálu s b iná rnymi obrazmi repre­

zentujúce cievy získané po filtrácii d a n ý m filtrom. 
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Fúzované sn ímky rezu mozgu ukazujú prekrytie úsekov ciev b iná rnymi obrazmi. 

Modrou farbou sú zvýraznené pokry té segmenty ciev. Červeným značením sú zvý­

raznené väčšie tepny. N a p rvý pohľad je celkom zložité určiť, k to rý filter zachoval 

viacej ciev. Gaussovský filter asi najlepšie dokáže pokryť veľké h r u b é tepny, zatiaľ 

čo os t a tné filtračné techniky dokázali zachytiť aj oveľa menšie cievy (malé modré 

bodky). U každého výs tupu jednot l ivého filtra je zobrazená pribl ížená časť mozgu 

s dvomi ma lými cievnymi úsekmi, k to rá je ohran ičená fialovou farbou. Je možné si 

všimnúť, že techniky ako bilaterálny, guided, či N L M filter dokázali aspoň menšiu 

časť týchto ciev zachovať. Z techník zachovávajúce hrany vychádza najlepšie práve 

N L M filter, u k to rého je možné pozorovať aj nepatrne malé segmenty ciev. Okrem 

ciev sú však modrou farbou zvýraznené úseky medzi vzduchom (čierna farba) a še­

dou hmotou mozgu. Sú to veľké šumové ložiská, k toré vznikl i segmentáciou mozgu 

pri predspracovaní objemov. A n i jeden typ filtra nedokázal tento š u m značne po­

tlačiť, a preto tento problém do klasifikácie spojených komponentov chybu. 

Tento šum by mohol byť eliminovaný s využ i t ím erózie, hoci za straty urči tých vrs­

tiev mozgu. V prílohe (Pr í loha C) na konci práce sa nachádza jú p o d o b n é ukážky aj 

od iných pacientov. 
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Záver 
Predmetom bakalárskej práce bol vplyv filtrácie na kvali tu digitálnej subtrakčnej 

angiografie. P r á c a pozostáva z teoretickej a praktickej čast i práce . Teoret ická časť 

práce zoznamuje čitateľa so s t ručnou ana tómiou mozgu a hlavných mozgových te­

pien, ďalej sú preds tavené jednot l ivé diagnostické a zobrazovacie systémy, k toré slú­

žia na vyšetrenie mozgu a mozgových ciev. V tejto kapitole sa kládol dôraz na jmä 

na sys témy výpočetnej tomografie. Pos ledná kapitola teoretickej časti práce je za­

m e r a n á na číslicové spracovanie obrazov. Čitateľ je oboznámený s obrazom ako s 

dvoj rozmerným signálom, ďalej sú z ma tema t i ckého hľadiska vysvetlené filtre ako 

diskrétne ope rá to ry a nakoniec sú preds tavené základné, ale aj pokročilejšie m e t ó d y 

zvýrazňovania obrazov. 

V praktickej časti bakalárskej práce je popísaný postup spracovania poskytnu­

tých pacientských dá t . Predmetom praktickej čast i práce bolo hodnotenie vybraných 

filtračných techník na základe ich vplyvu na zas túpenie ciev v pacientských obje­

moch. K s a m o t n é m u hodnoteniu filtrov predchádza la n u t n á ana lýza jednot l ivých 

nas tavení filtrov za účelom zvolenia op t imálnych parametrov daných techník. K vý­

sledkom analýzy sú priložené grafické výs tupy a vizuálne ukážky. V závere praktickej 

časti sa nachádza diskusia, kde sú pre jednané dos iahnuté výsledky opäť s prilože­

nými vizuálnymi ukážkami . 

Dos iahnu té výsledky žiaľ nie sú dos ta točne preukazné . A k o je uvedené v diskusii, 

zvolené objekt ívne kr i t é r ium na hodnotenie jednot l ivých filtračných techník nebolo 

príliš vhodné . Klasifikovanie získaných b inárnych objemov na cievne a šumové zložky 

p ros t redn íc tvom prahovania síce je celkom in tu i t ívna a j ednoduchá me tóda , ale kvôli 

individualite pacientov a možnému nepresnému p repoč tu pr iemerných dĺžok arte-

riálnych segementov (slúžiacich ako prah) na jednotkové voxely nie je asi op t imá lnou 

voľbou. Analýzou parametrov sa podarilo aspoň z čast i zistiť op t imálne nastavenia 

daných filtrov zo zvolených rozsahov. V tomto p r ípade by bolo urč i te oveľa pres­

nejšie, keby sa hodnoty parametrov filtrov hľadali z väčších rozsahov, čo by ale 

samozrejme znamenalo o dosť vyššiu časovú náročnosť. Op t imá lne parametre od­

vodené z grafických výs tupov analýzy sa pre väčšinu filtrov vo výsledku neukázal i 

ako tie najvhodnejšie . Preto sa voľba správneho nastavenia vykonávala ako kom­

promis medzi z ískanými výs tupmi a subjek t ívnym dojmov. Subjekt ívne hľadisko 

hralo pre záverečné hodnotenie značnú úlohu, čo je na jednej strane pre vyvodenie 

konkré tnych záverov nežiadúce, na druhej strane je to však v p r ípade diagnostiky 

nezanedbateľný pojem. Z vybraných techník vychádzajú ako najlepšie b i la terá lny a 

N L M filter z dôvodu schopnosti zachovať po filtrácii aj veľmi malé úseky ciev. 
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Zoznam symbolov a skratiek 
R T G rentgen 

C T výpoče tná tomografia 

P S F impulzná charakteristika obrazu - Point Spread Function 

R T Radonová t ransformácia 

S B P j ednoduchá s p ä t n á projekcia - Simple Back Projection 

F B P filtrovaná s p ä t n á projekcia - Filtered Back Projection 

A L A R A 'As Low as Reasonably Achievable' - 'Tak nízko, ako je rozumne 

dosiahnuteľné', jedno zo základných kritéri í minimalizácie rad iačného 

rizika, odporúčaných Medz iná rodnou komisiou pre rad iačnú ochranu 

K L kons t r a s tná l á tka 

M R magne t ická rezonancia 

M R I zobrazovanie pomocou magnetickej rezonancie - Magnetic Resonance 

Imaging 

R F rádiofrekvenčné pulzy 

M R A magnet ická rezonančná angiografia 

P C M R A m e t ó d a fázového konstrastu pre magne t ickú rezonančnú angiografiu 

- Phase Contrast M R A 

T O F M R A m e t ó d a Time of Flight pre magnet ickú rezonančnú angiografiu -

Time of Flight M R A 

D S A d igi tá lna sub t r akčná angiografia 

S P E C T Single-photon Emission Computed Tomography 

P E T Positron Emission Tomography 

F D G fluórdeoxyglukóza 

L S O lutecium orthosi l ikát 

S N R Signal to Noise Rat io - pomer signálu k šumu 

B R I S Q U E Blind/Referenceless Image Spatial Quali ty Evaluator 
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N I Q E Naturalness Image Quali ty Evaluator 

P I Q E Perception based Image Quali ty Evaluator 

W C F Wiener Correction Factor - Wienerov korekčný faktor 

N L M Non-Local Means Fil ter 

h váhovacia funkcia (maska) 

/i,k pixel v s tupného (originálneho) obrazu 

pixel výs tupného obrazu 

s(m, n) filtrovaný obraz 

s(m, n) pôvodný zašumený obraz 
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A Výsledky analýzy parametrov 
A . l Bilaterálny fi lter 

Analyzované parametre: 

• SpatialSigma - hodnota priestorovej funkcie, od hodnoty 1 do 2,5 s krokom 

0,1 

• RangeSigma - hodnota rozsahovej funkcie, od hodnoty 0,5 do 5 s krokom 0,5 

10 5RangeSigma = 0.5 x 1 0 5 RangeSigma = 1 x 10 5RangeSigma = 1.5 1 0 5 RangeSigma = 2 x 10 5RangeSigma = 2.5 

SpatialSigma [-] SpatialSigma [-] SpatialSigma [-] SpatialSigma [-] SpatialSigma [-] 

Obr. A . l : Závislosť veľkosti objemu ciev na parametri priestorovej funkcie pri roz­

ličnej hodnote parametra roszahovej funkcie. 
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Obr. A . 2 : Závislosť veľkosti objemu šumu na parametri priestorovej funkcie pri roz­

ličnej hodnote parametra rozsahovej funkcie. 
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Obr. A . 3 : Zmena pomeru objemu ciev k celkovému objemu na parametri priestorovej 

funkcie pri rozličnej hodnote parametra rozsahovej funkcie. 
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A.2 Guided filter 

Analyzované parametre: 

• WindowSize - velkost filtračného okna, od hodnoty 5 do 51 s krokom 2 (príklad 

velkosti okna [9 9]) 
• DegreeOfSmoothing - s t upeň vyhladzovania, k o n š t a n t n á hodnota 0,00001 

o 2.4 
E 
o 
> 

-Contrast 
-FilteredSubtract 
AfterSubtract 

25 30 

WindowSize [ 

Obr. A .4 : Závislosť veľkosti objemu ciev na velkosti filtračného okna. 
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aj 5.6 -
E 

•Contrast 
-FilteredSubtract 
AfterSubtract 

WindowSize [-] 

Obr. A . 5 : Závislosť velkosti objemu šumu na veľkosti filtračného okna. 

8 

Contrast 
FilteredSubtract 

- AfterSubtract 

84 -

30 35 

WindowSize [-] 

Obr. A .6 : Zmena pomeru objemu ciev k celkovému objemu na velkosti fil tračného 

okna. 

A.3 N L M filter 

Analyzované parametre: 

• SearchWindow - hodnoty 21, 25 a 29 
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ComparisonWindow - hodnoty 7, 11, 17 a 21 

príklad veľkosti okna [29 17] 

SearchWindow = [21 21] 

-Contrast 
- FilteredSubtract 
AfterSubtract 

10 12 14 16 

ComparisonWindow [-] 

SearchWindow = [29 29] 

oj 1.6 
E 

> 1.4 

SearchWindow = [25 25] 

-Contrast 
- FilteredSubtract 
AfterSubtract 

10 12 14 16 

ComparisonWindow [ 

Contrast 
tu 1-6 t- FilteredSubtract 

AfterSubtract 

10 12 14 16 

ComparisonWindow [-] 

Obr. A .7 : Závislosť veľkosti objemu ciev na veľkosti porovnávacieho okna pri danom 

prehľadávacom okne. 
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A.4 Anizotropická difúzia 

Analyzované parametre: 

• Iterations - počet opakovaní procesu difúzie, od 1 do 10 

2 3 4 5 6 7 8 9 10 

Iteration [-] 

Obr. A . 10: Závislosť velkosti objemu ciev na poč te opakovaní procesu difúzie. 

- Contrast 
-FilteredSubtract 
AfterSubtract 

10 

Iteration I 

Obr. A . 11: Závislosť velkosti objemu šumu na poč te opakovaní procesu difúzie. 
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1 2 3 4 5 6 7 8 9 10 

Iteration [-] 

Obr. A . 12: Zmena pomeru objemu ciev k celkovému objemu na poč te opakovaní 

procesu difúzie. 
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B Ukážky vplyvu nastavenia daného filtra na 
zastúpenie ciev 

Obr. B . l : Ukážka vplyvu nastavenia filtra na zas túpenie ciev - b i la terá lny filter. 

V ľavej časti obrázku sa nachádza jú filtrované rezy pri danom nas tavení filtra. V 

pravej časti je možné vidieť fúzované snímky originálneho rezu s b iná rnym obrazom 

reprezentujúci cievy. 
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Obr. B.2: Ukážka vplyvu nastavenia filtra na zas túpenie ciev - anizotropická difúzia. 

V ľavej časti obrázku sa nachádza jú filtrované rezy pri danom nas tavení filtra. V 

pravej časti je možné vidieť fúzované snímky originálneho rezu s b iná rnym obrazom 

reprezentujúci cievy. 
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C Ukážky fúzovaných snímkov od rôznych 
pacientov 

Obr. C . l : Ukážka fúzovaných rezov. Červenou farbou sú vyznačené väčšie segmenty 

ciev. Žl tým orámováním je vyznačená zašumená oblasť s menšími cievami. V tomto 

pr ípade gaussovský filter pravdepodobne označil ako cievy aj viacej šumových zhlu­

kov, k ý m napr ík lad bi la terá lny filter dokázal šum lepšie potlačiť. 
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Obr. C.2: Ukážka fúzovaných rezov. Červenou farbou sú vyznačené väčšie segmenty 

ciev. F ia lovým značením je zvýraznená oblasť s menšími úsekmi ciev. Opäť je vidieť, 

že N L M filter dokázal aspoň malé časti týchto ciev zachovať. 

66 


