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ABSTRAKT

Tato prace se zabyva problematikou redukce spekli v obrazech z optického koherentniho
tomografu. D¢li se na Ctyfi ¢asti. Prvni ¢ast popisuje zakladni informace o dané lékaiské
zobrazovaci metod€. Prace se dale zabyva principem meéteni. Druhd ¢ast prace popisuje
vznik spekli v obraze a nékteré metody na jejich redukci. Dalsi ¢ast je prakticka, ktera se
sklada z popisu akvizice dat, stanoveni metodiky hodnoceni a vytvoieni filtraénich metod.
Posledni ¢ast je zaméfena na testovani a hodnoceni zhotovenych algoritmu a diskuzi

0 jejich vysledcich.

KLICOVA SLOVA

Redukce spekli, opticka koherentni tomografie.

ABSTRACT

The thesis deals with speckle suppression in images acquired by optical coherence
tomograph. It is divided into four parts. The first part describes basic information about
the medical imaging method. It also deals with principle of measurement. The second
section discusses the formation of image speckle and selected methods to reduce them.
Next part is practical and consists of data acquisition, determination of the evaluation
methodology and the implementation of speckle reduction methods. The last part is
focused on testing and reviews of algorithms and discussion about their results.
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Uvod

Technicky vyvoj napreduje dopredu milovymi krokmi, tak je to aj
v biomedicinskom inzinierstve. Nové lekarske technologie dokazu zlepsit' diagnostiku
ochorenia a pomoct’ pri jej klinickej liecbe. Naviac by nam vSak mohli pomoct’ lepSie
porozumiet’ patogenéze ochorenia, a tym vlastne urychlit’ vyvoj novych terapii. Preto tieto
nové technoldgie maji vel'mi silny vplyv v lekarskom vyskume ako aj v klinickej praxi.
V poslednych desatro¢iach najvéacsiu revoluciu spdsobili pocitatova tomografia (CT),
magnetickd rezonancia (MR), funkénd magnetickd rezonancia (fMRI), emisna tomografia
(PET a SPECT) adiftizna opticka tomografia (DOT), ktoré sa radia medzi minimalne
invazivne zobrazovacie metody. Tieto metody umoziuji trojdimenzionalne zobrazenie,
avSak ich priestorové rozliSenie je obmedzené na niekolko milimetrov v Standardnej
Klinickej praxi. Na rozdiel od tychto metéd nam optické zobrazovacie metody umoziuju
vysoku rozliSovaciu schopnost (az 1 pm). Na druhej strane maji nizku penetraciu
v biologickom tkanive. [1]

Opticka koherentna tomografia (OCT) je novo vznikajtca, opticka, neinvazivna,
diagnosticka a trojdimenzionalne zobrazovacia metdda, ktord umoznuje in Vvivo prierezovii
vizualizaciu vnutornej mikrostruktury biologickych systémov. Sucasny vyvoj umoznil
uplatnenie OCT v roznych zdravotnickych odboroch. Napriklad OCT nam umoziuje
neinvazivnu opticki biopsiu v readlnom c¢ase, bez potreby odobratia tkaniva a jeho
nasledného spracovania (CiZe in situ). No napriek tomu zlatym Standardom pre diagnostiku
nadorovych ochoreni nad’alej ostava excizionalna biopsia a histopatologia. Avsak pri

tychto metddach nie st informacie k dispozicii v realnom Case. [1]

V poslednych rokoch tato metoda dosiahla velky pokrok v technologickom
rieSeni, ato ako v rychlosti zberu dat, tak aj v optimalizacii preniku tkanivom ¢i
v kontraste. A tak mnoho novych aplikacii tejto technologie sa teraz stava moznymi. Do
budicna je mozné ocakdvat dal$i rozvoj, a tym aj nové spOsoby vyuzitia v d’al§ich
lekarskych odboroch a vedeckych vyskumoch. Tym, Ze je mozné i funkéné zobrazenie
tkaniva v mikrometrovom priestorovom rozliSeni, existuje potencial odhalit’ doteraz pre
nas neviditel'né morfologické, dynamické ¢i funkéné zmeny v réznych biologickych
tkanivach, a tak spdsobit’ revoliciu v lekérskej diagnéze. Minimalne je mozné ocakavat,

ze doplni uz dnes pouzivané zobrazovacie techniky.

Touto pracou popisujem zakladné informacie optickej koherentnej tomografie,
¢ize zakladny princip ¢innosti ako aj vyhody a nevyhody tejto neinvazivnej zobrazovacej
metody.
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V d’alSej Casti prace popisujem vznik spekli a zaoberdm sa moznymi algoritmami
na ich odstranenie.

Tato praca dalej obsahuje prakticka cast, v ktorej popisujem akviziciu OCT
obrazovych dat, ktoré filtrujem mnou vytvorenymi filtracnymi algoritmami na redukciu
spekli. Podl'a zostavenej metodiky, kvantitativne a kvalitativne hodnotim mieru ich
redukcie. Hodnotenie konci rozpravou o ziskanych poznatkoch z jednotlivych filtracii

a pozorovani.

Vyznam tejto prace spociva v tom, ze ako celok pomaha blizsie pochopit’ princip
optickej koherentnej tomografie azaroven priblizuje postup redukcie spekli
V nasnimanych obrazoch. Praktickymi ukdZkami poukazuje na problematiku ich redukcie.
V préaci st porovnané Styri filtraéné metddy. Praca sa taktiez zaobera ur€itymi vplyvmi

a tym pomaha pri vybere vhodnej filtracnej metddy pre redukciu spekli.

-13-



1 Opticka koherentna tomografia

Opticka koherentna tomografia (anglicky: Optical Coherence tomography) (OCT)
je nekontaktnd a neinvazivna tomografickd zobrazovacia a diagnosticka metoda, ktora
Vv pomerne vysokej kvalite mikrometrového rozliSenia zobrazuje snimky biologického
tkaniva (tenké vrstvy koze a sliznice, oka a zubov) v ich transverzalnom priereze. Na
rozdiel od ostatnych optickych metdd vyuziva OCT infraervené Ziarenie, ktoré umoziiuje
preniknat’ do vacsej hibky (1 — 3 mm) a poskytuje va&iu rozliSovaciu schopnost. Na jeho
zaklade moze pocitac rekonstruovat’ telesné konstrukcie v 2D alebo 3D. [3]

Tato metoda sa najcastejsie vyuziva v oftalmologii (vid’ Obr. 1.1).

=

i
arovon _ DOCT 2=

r"

e
- Il !IH

7‘

lllllllll

L _,J-‘—

Obr. 1.1: Opticky koherentny tomograf TOPCON 3D OCT-2000 (prevzaté z [4]).
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1.1  Zakladny opis OCT

OCT vykonava s vysokym rozliSenim zobrazenie prie€neho prierezu vnutornej
mikroStruktiury v biologickych tkanivich meranim ozveny spdtne odrazeného svetla.
Tkanivo moéze byt zachytené v mieste (in situ) a v realnom case s rozlisenim 1 - 15 pm. Pri
merani sa vyuziva meranie intenzity a casového oneskorenia spitne odrazeného svetla.
Prierezové obrazy sl vykonavané viacerymi axialnymi skenmi (taktieZ A-skeny), ktoré su
vykonané pomocou svetelného lac¢a naprie¢ tkanivom. Sucasne s prieénym skenovanim je
vytvoreny dvojrozmerny datovy stbor (2D sken) taktiez nazyvany B-sken. Trojrozmerné
skeny (3D-OCT) mézu vznikniit'” spojenim viacerych B-skenov alebo castejSie pouzitim
skenovania A-skemi vo vzore rastra (vid’ Obr. 1.2). Ziskané obrazy mézu byt zobrazené
v Sedej stupnici alebo vo falosnych farbach pre lepSiu vizualizaciu patalogie tkaniva.
Trojrozmerné OCT obsahuje suhrnné objemové Strukturdlne informaécie, S ktorymi je

mozno manipulovat’ obdobne ako pri MR alebo CT snimkoch.

iD 2D 3D
Axialne (Z) skenovanie Axialne (Z) skenovanie Axiélne (Z) skenovanie
Prieéne (X) skenovanie XY skenovanie

P LT

(exqjy) e1o1zod eujerxy

Obr. 1.2: OCT skenovanie v 1D, 2D a 3D (prevzaté z [1]).

Najvicsou vyhodou OCT je, ze vykonava optickt biopsiu V realnom case, ato in
situ a in vivo. OCT aplikacia sa v sucasnosti vyuziva v niekol’kych v§eobecnych klinickych
situaciach:
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e Ak je Standardna excizionalna biopsia nebezpe¢na alebo nemozna. To

zahfna tkaniva ako napr. oko, cievy ¢i nervové tkaniva.

e Tam, kde Standardna exciziondlna biopsia je vyberovou chybou.
Excizionalna biopsia a histopatoldgia je Standardom pre diagnostiku
mnohych chordb vratanie rakoviny, ale ak excizionalna biopsia minie

1ézie, stava sa faloSne negativnou. OCT tak zvySuje senzitivitu vySetrenia.

e Ak je potrebné vidiet pod povrch tkaniva v dosledku vedenia
mikrochirurgickych postupov.

1.2 OCT ainé lekarske zobrazovacie techniky

OCT je funkéne velmi blizke lekarskym zobrazovacim technikdm akymi st
ultrazvuk a konfokalna mikroskopia. Ich priestorové rozliSenia a penetracie si znazornené
na Obr. 1.3. Pre porovnanie klinické ultrazvuky zobrazuju s rozlisenim 0,1 — 1 mm, ktoré
je zavislé na pouzitej zvukovej frekvencii (3 — 40 MHz). Zvukové viny s takouto
frekvenciou maju minimalnu absorpciu v biologickom tkanive, a tym je mozné skenovat’ aj
hlboko v tele. V uréitych pripadoch sa pouzivaju frekvencie blizke 100 MHz, kde je
dosiahnuté rozlisenie 15 — 20 pm. Avsak takto vysoké frekvencie st v biologickom tkanive
uZ vyrazne oslabené a zobrazenie hibky je tak limitované len na niekol’ko milimetrov.

Konfokéalna mikroskopia je prikladom zobrazovacej techniky, ktord ma velmi
vysoké rozliSenie na tirovni 1 um. Zobrazenie hibky je aj pri metode znaéne obmedzené.
Vo vigsine biologickych tkaniv je tak mozné skenovat’ do hibky len niekol’ko 100 pm.
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Obr. 1.3: Porovnanie jednotlivych zobrazovacich metdd (prevzaté z [1]).

OCT tak vlastne vypia medzeru medzi ultrazvukom a mikroskopiou. Axilne
rozlisenie obrazu v OCT je urCené Sirkou pasma svetelného zdroja. V stcasnosti je to
vrozmedzi od 1 do 15 pm. Vysoké rozliSenie OCT umoZznuje vizualizdciu morfologie
tkaniva. OCT sa stalo klinickym $tandardom v oftalmologii, pretoze oko méze byt I'ahko
zachytené a ziadna ind metdda nedokaze vykonavat' neinvazivne zobrazenie v takomto
priestorovom rozliseni. Avsak ako uZ bolo spominané, hlavnou nevyhodou je hibka
prenikania (cca do 3 mm). Je to spdsobené¢ tym, ze svetlo OCT sa l'ahko rozptyli
Vo vacsine tkaniv. Na druhej strane je vSak mozné OCT integrovat’ so Sirokou Skalou

nastrojov, akymi s endoskopy, katétre, laparoskopy a pod.

OCT je tak vzdialene pribuzné ultrazvukovej zobrazovacej metode s tym
rozdielom, ze pouziva svetlo namiesto zvuku. Existuje viacero roznych metoéd pre
konstrukciu OCT, avsak vSetky vychadzaju z merania intenzity a ¢asového oneskorenia
spatne odrazeného svetla z vnutornej mikrostruktiry materialu alebo tkaniva. Ultrazvuk
a OCT st podobné v tom, Ze ked’ 14¢ svetla alebo zvuk prechadza tkanivom, tan je spétne

rozptyleny odlisne od r6znych stavieb, ktoré maju rézne akustické alebo optické vlastnosti,
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ako aj od hranic medzi Struktarami. Rozmery tychto Struktir je potom mozné stanovit’
zZ ¢asu potrebného na navrat a z jeho intenzity.

Hlavnym rozdielom medzi tymito metodami je, Ze svetlo je ovel'a rychlejsie ako

zvuk. Rychlost’ zvuku v tkanive je priblizne 1500 m/s, pri¢om rychlost’ svetla je 3.10% m/s.

1.3  Zakladny princip merania OCT

Vzhl'adom na to, Ze rychlost’ svetla je vel'mi vysokd, nie je mozné merat’ dobu
odrazenych vin priamo (jedna sa radovo o femtosekundy). Namiesto toho sa vyuziva
interferenény jav. Ciastoéna koherentna interferencia (low-coherence interferometry) bola
najprv vyvinuta pre meranie odrazov na optickych vlaknach a optoelektronickych
zariadeniach. Prvé aplikacie sa zacali pouzivat v biomedicine v oftalmoldogii na meranie
hribky rohovky.

Pohyblivé
zrkadlo ;'
II
II
1! vzorka
! :
! ,
Zdroj A i
svetla E-uuuuu"---.l--
/i |
polopriepustné i :
zrkadlo AL

4
Detektor

Obr. 1.4: Princip merania OCT.
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Zdroj svetla, pouziva sa (super) luminiscencné didda, vyzaruje koherentné svetlo
s ur¢itou vlnovou dizkou (napriklad pouZivané 820 nm) s uréitou irkou spektra. Svetelny

lu¢ dopada na polopriepustné zrkadlo, kde je rozdeleny na dva luce (vid’ Obr. 1.4):
e jeden lu¢ prenika vzorkou (na obrazku zobrazeny modrou farbou),

e druhy Iu¢ sa odraza od referenéného (pohyblivého) zrkadla (na obrazku

zobrazeny ¢ervenou farbou).

Oba luce dopadaji znova na zrkadlo, kde vznikéa konstruktivna alebo destruktivna
interferencia. Na vystupe interferometra je mozné sledovat “prazky”. Podmienkou
interferencie je vyuzite koherentného svetla a taktiez to, aby sa nemenila faza svetelného
laga v Case. Casové oneskorenie aintenzita spitne odrazeného lu¢a sa dd zmeraf
z demodulovaného zachyteného signalu. Meranie sa vykonava na Michelsenovom
interferometre. Tato metoda je podobna heterodynamickej optickej detekcii v optickych

komunikaciach. [7]

B 00
1 A a .‘
3 0.5 !
3
2 0
£
<.0.5
-1 :i
-20 -10 (0] 10 20
cast
3 1 :
R ‘ 1
g. 0 : 1
<-0.5|/, |
1)
_l l L E K V v v v '. ) v W y \ yv v v Y v Y :
-20 -10 0 10 20
cast

Obr. 1.5: Miera korelacie dvoch harmonickych signalov (prevzaté z [8]).

Koherencia udava ako m6zu dva harmonické signaly (elektrické zlozky svetla)
v danom ¢ase spolu interferovat’ — udava mieru korelacie (vid’ Obr. 1.5). Na obrazku je

taktieZ mozné vidiet' koherencnu dobu (t¢), ktora popisuje Cas, za ktory sa vyrazne zmeni
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faza (resp. amplitida). Po tito dobu je mozné tieto elektromagnetické viny povazovat’ za
koherentné.

Dalej si mdzeme uréit’ koherenéna vzdialenost L, ktora opisuje vzdialenost,
) pisuj

ktort prejde vina v Case 1. Ta je popisana nasledujicim vztahom 1 (prevzaté z [8] strana
65):

22
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Obr. 1.6: Michelsonov interferometer (prevzaté z [8]).

Interferogram na vystupe interferometra je dany realnou castou koherencnej
funkcie ziarenia zdroja (to plati pre meranie bez vzorky) (prevzaté z [8] strana 68):

<A:ource(t)' Kource(t + T)>
Gerl7)=2-Reil,,\7)j=2-Re >
( ) { ( )} |A%ource(tj

)
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kde A(t) st okamzité hodnoty svetelnej viny v Case a I(7) je impulzna charakteristika. Ak
vlozime do pristroja vzorku, tak interferogram bude dany (prevzaté z [8] strana 68):

GSR(T) = 2 ' Re{rsource(r)* h(T)} (3)
kde ah() je “tkanivova funkcia” (ktord sa vztahuje k hibke z) a I(z) je impulzna
charakteristika.

Ako uz bolo spominané, za zdroj svetla sa pouzivaju koherentné zdroje svetla:

e diddy GaAs s vinovou dizkou 800 nm a irkou pasma 5 az 20nm (tie sa

pouzivajl najéastejsie),

e dlhovlnné diédy s vinovou dizkou od 1300 do 1550 nm.

Axialne rozlisenie v OCT je uréené podla vlnovej dizky pouzitého koherentného
svetelného zdroja (vid’ vztah 4, prevzaté z [8] strana 72).

2
AZ=24n2(£%J @
T

kde Az je axilne rozlidenie, A9 je maximum vlnovej dizky v spektre a A\ je $irka spektra

(pre pokles 03 dB). Z toho vyplyva, Ze vyuzitim inych vinovych dizok a $irky spektra
pouzitého svetelného zdroja je mozné dosiahnut’ iné axidlne rozliSenie (vid’ Graf 1.1).

Lateralne, €iZe stranové rozliSenie je dané geometrickou velkost'ou zaostrené¢ho

bodu v danej tomografickej rovine. A je popisane vzt'ahom (prevzaté z [8] strana 74):

Ax=2-Jin2- % (5)
0

kde @ je uhol divergencie (rozbiehavosti) svetelného luca.
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Graf 1.1: Zavislost’ axialneho rozliSenia na Sirke pasma (prevzaté z [8]).
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2  Spekle — Sum

2.1  Popis spekli

Spekle st ndhodné javy, ktoré st charakteristické pre vSetky typy detekceii
tizkospektralnych koherentnych signalov. Spekle vznikaji interferenciou vin s ndhodnymi
fazami. To moéze byt taktiez interpretované ako chybajuce frekvencie, ktoré vyplyvaju
z obmedzeného pasmového prepustenia OCT. Na Obr. 2.1 je znazornena snimka zaSumena
speklami. Je moZné si v§imnut, Ze tento Sum sa prejavuje ako malé “Skvrny* (anglicky
speckle).

Obr. 2.1: VTavo obraz zaSumeny speklami, vpravo s ich redukciou (prevzaté z [5]).

2.2 Vznik spekli

Spekle su vysledkom nahodnych spétne rozptylenych foténov. Tie sa odrazili od
hrubych povrchov, tkaniv alebo inych Struktar, ktoré su menSie ako zaostreny luc. Je

dolezité podotknut’, Ze spekle nebudu pritomné, ked’ sa svetelny ¢ odraza od jednotného
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povrchu. Vznik spekli mozno taktiez vysvetlit' ako komplexny proces vzajomného ruSenia
medzi roznymi ¢astami luca, ktoré sa odrazaji v roznych smeroch (vid’ Obr. 2.2). Nahodne
odrazené luce sposobia ndhodné fazy elektromagnetickej viny, ktord zodpoveda kazdému
odrazenému fotonu. Ak tadto zmena fazy bude vécsia ako 2w, potom intenzita vysledného
elektromagnetického pola sa bude liSit ndhodne a vytvori viditeI'né Skvrny (spekle) na
snimkach OCT. Toto nahodné rozloZenie intenzity bude zavisiet od dvoch faktorov:

nezrovnalosti v snimanom tkanive a roznej vel'kosti fazy. [6]

rovina

koherentné detektora
svetlo

v ptroti faze [ \2\

Obr. 2.2: Vznik spekli (A — svetlé spekle, B — tmavé spekle) (prevzaté z [6]).

Z toho je mozné odvodit, Ze miera zaSumenia bude z4visla na numerickej aperture
(NA) zberného optického systému a spektralnej priepustnosti svetla. Dolezitym
parametrom, ktory definuje mieru zaSumenia, je priemerna velkost' spekli. Za
predpokladu, ze sa objekt bude skladat’ z jedného materialu, priemerna vel'kost” spekli sa
bude zvécsovat s poklesom NA aspektralnej Sirky pasma. NA zberného optického
systému teda urcuje uhlové spektrum rozptyleného svetla, ktoré moze byt zhromazdené
v optickom systéme. Cim je vacsi tento rozsah, tym je priemerna velkost spekli mensia.
Taktiez NA zariadenia urcuje bo¢né rozlisenie OCT, ktoré rastie s rasticim NA. Vhodné je
taktieZ poznamenat’, ze elektromagnetické pole bude mat’ rozne spekle pre rézne optické
frekvenéné zlozky. To ma za nasledok d’alSiu modulaciu signalu ako funkciu opticke;j
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vlnovej dizky. A navySe po Fourierovej transformacii spdsobuje modulaciu intenzity
v axialnom smere. Tieto dva javy (v prieCnom a axidlnom smere) spdosobuju spekle

Vv prierezovych snimkach OCT. [6]

Jednym z najdolezitejSich dosledkov spekli je, ze sa zhorS$i prie¢ne a axialne
rozliSenie snimkov OCT. Nomindlne axiadlne rozlisSenie OCT je stanovené meranim Sirky
OCT signalu od jedného, dobre definovatelného reflektora (napriklad povrch zrkadla).
Preto udavajica hodnota axialneho rozlisenia OCT nezodpoveda hodnote, ktora by bolo
mozné v praxi, pri snimani tkaniv, dosiahnut. A tak ako uZz bolo skér spomenuté, typ
tkaniva ovplyviiuje velkost’ spekli a tie d’alej ovplyviuju axialne rozliSenie OCT. Preto sa

pre popis pristroja pouziva pri merani definovany reflektor a nie rézne vzorky tkaniv.
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3 Redukcia spekli

Redukcia spekli je vzdy kompromisom medzi potlacenim Sumu a stratou
informacii, o moze spdsobit velky problém. Preto je velmi ziaduce, aby dolezité
informacie neboli odstranené.  VacSina technik na odstranenie spekli ma urcité

obmedzenia, ktoré je mozné zhrnit’ nasledovne:

1. Sua citlivé na velkost' atvar okna. Pouzitie réznych velkosti okna vyrazne
ovplyviiuje kvalitu spracovanych obrazov. Ak je okno prili§ velké, dojde
k vyhladeniu, jemné detaily sa stratia v procese filtrovania ahrany buda
rozmazané. Naopak malé okno znizuje schopnost’ filtra redukovat’ spekle, ¢im sa
stdva neefektivnhym. V homogénnych oblastiach velké okno UcinnejSie redukuje

spekle. V heterogénnych oblastiach mensie okno zachovava detaily obrazu.

2. Niektoré¢ z tychto filtracnych metod, ktoré vyuzivaji okno vyberu, vyzaduju urcity
prah, ktory sa pouzije v procese filtrovania. Ten by sa mal ¢asto empiricky
odhadntt. Vhodnou vol'bou prahu je mozné zabezpelit, ze ostré hrany ostanu

nefiltrované.

3. Vicsina tychto filtracnych metdéd nezvyraznuje hrany, ale len brani vyhladeniu
vich blizkosti. Ked je v okne obsiahnuta hrana, rozptylovy koeficient bude
vysoky a vyhladenie bude potlacené. Preto spekle v blizkosti hran nebudi
redukované. Avsak vyhladeniu v blizkosti hran nie je mozné Gplne zabranit. Da
sa to len v kolmom smere na hranu. V rovnobeznom smere hrany je vyhladenie
povolené.

4. Existuju rozne kritéria pre hodnotenie efektivnosti redukcie spekli. Vacsina stadii
pouziva kvantitativne kritérium ako napr. index zaSumenia (C). AvSak existuju aj
d’alsie kritéria, akymi si textirna analyza a klasifikacia, hodnotenie kvality

obrazu, ¢i vizualne posudenie zo strany odbornikov. [9]
V stasnosti je na potlacenie spekli mozné pouzit’ nasledovné algoritmy:

1. Linearne filtracie:

a. Statistické filtrovanie prvého radu;
b. lokalna Statisticka filtracia s vysokym momentom;
C. filtrovanie oblasti s homogénnu maskou.
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2. Nelinearne filtrovanie:

a. medianovy filter;

b. filtracia s linearne upravenou mierkou;
C. maximalna homogenita okolia pixelu;
d. geometrické filtrovanie;

e. homomorfné filtrovanie.

3. Diftazne filtrovanie:
a. anizotropné difuzne filtrovanie;
b. koherentné nelinearne anizotropné difuzne filtrovanie.

4. VInkova filtracia (vinkova transformacia).

V praxi sa ale pouzivaju ich kombinacie. V d’alSej casti popisujem niektoré

filtracie.

3.1 Statistické filtrovanie prvého radu

Filtrovanie vyuziva Statistiku, ako st rozptyl a stredna hodnota v lokalnej oblasti

pixelu. Tieto algoritmy tak vychadzaju z nasledujicej rovnice (prevzaté z [9] strana 21):

fi | :§+ki,j(gi,j —5) (6)

kde f,; je predpokladand hodnota nezaSumeného pixelu, g;; je hodnota zaSumeného
pixelu v pohybujicom sa okne, g je lokdlna strednd hodnota v Nj x N, oblasti susediacej
a obsahujucej pixel g, ;, k; ; je vahovy faktor (ke [0,1]), I a] su suradnice pixelu. Vahovy
faktor k; ; je funkciou lokalnych Statistik, v pohybujiicom sa okne moze byt odvodeny

Vv roznych tvaroch (prevzaté z [9] strana 21):

Ki.; :‘;—5262)/(0'2(1+ Uf)) (7)
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ki = 02/(5205 + 0'2) (8)

Ki. | = (02 - of )/ o’ 9)

7 2 2 .7 .7 v
Premenné o° a o/ reprezentuju rozptyl v pohybujicom sa okne a rozptyl Sumu v celom

obraze. Rozptyl Sumu mdze byt vypocitany pre logaritmicky komprimovany obraz. Pre

kazdé okno sa rozptyl Sumu rata nasledovne (prevzaté z [9] strana 22):

p _
Gﬁ:zai/gp (10)
i-1

kde 65 a §p su rozptyl a stredna hodnota Sumu vo vybranom okne, p je index zahriiujtci
vSetky okna v celom obraze. Hodnota k; ; rovna 1 (v okrajovych oblastiach) bude mat’ za

nasledok nezmeneny pixel, pri¢om hodnota 0 (v jednotnej oblasti) urcuje, Ze aktualny pixel

bude nahradeny lokalnou strednou hodnotou g zaujmovej oblasti.

3.2 Filtrovanie oblasti s homogénnou maskou

Jedna sa o 2D filter operujici v oblasti [5x5] pixelov, ktory hl'ada v susedstve
kazdého pixelu ¢o najviac homogénnu oblast’ s podmnozinou okna [3x3]. Stredny pixel
oblasti [5x5] je tak rovny priemernej trovni Sedi okna [3x3] S najmen$im indexom

zasumenia spekli C, ktory je mozné popisat’ rovnicou (prevzaté z [9] strana 28):

c=2s (11)

kde os ags predstavuju rozptyl a stredni hodnotu okna [3x3]. Respektive okno
s najmenSou hodnou C je najviac homogénna oblast, ktora pravdepodobne neobsahuje
ziadne hrany. Operator tohto filtra je znazorneny na Obr. 3.1.
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v

Obr. 3.1: Pohyb okna [3x3] v oblasti [5x5] (prevzaté z [9]).

Danu filtraciu je taktiez mozné popisat’ danym postupom:

1.

2.

Postvat’ masku [3x3] vo vybranom okne [5x5].
Detekovat’ polohu masky, pre ktort je hodnota C minimalna.

Priradit’ priemernt hodnotu Sedi v maske [3x3] strednému pixelu okna
[5x5].

Opakovat kroky 1 az 3 pre kazdy pixel v obraze.

Opakovat’ cely postup, kym sa hodnoty Sedi vSetkych pixelov budu

menit’ minimalne.

3.3 Medianovy filter

Medianova filtracia je nelinedrna metdoda vyhladzovania. Cielom je eliminovat’

vel'ké jasové rozdiely v okoli bodu. Jasové hodnoty bodov vpadajucich do filtraénej masky

(vid® Obr. 3.2) sa usporiadaju podla velkosti. Nova jasova hodnota bude median tejto

postupnosti. Medidnovy filter sa zvy€ajne vyuziva na potlaenie impulzného Sumu.

Nevyhodou tohto filtra je, Ze méze poskodit’ tenké Ciary a ostré rohy.
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Obr. 3.2: Priklady masiek.

3.4  Filtracia s linearne upravenou mierkou

Filtrovanie obrazu je vykondvané pomocou linearnej upravy mierky stupnice Sedi.
V okne [5x5] pixelov sa vypocita stredna hodnota vSetkych pixelov, ktoré maju jasovi
zlozku niz§iu alebo rovnil hodnote prahu $. Tato hodnota sa priradi bodu g;; (stredny bod,

ktory postiva okno). Hodnota prahu je popisana vzt'ahom (prevzaté z [9] strana 36):

lgza'gmax (12)

kde gmax je maximalna hodnota jasu v okne a a = < 0 ; 1 >. Najlepsie vysledky boli pritom
dosiahnuté s a = 0,1. [9]
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3.5 Maximalna homogenita okolia pixelu

Tato filtracia je zalozend na odhade ¢o najviac homogénnej oblasti v okoli
kazdého pixelu. Filter berie do uvahy len obrazové body, ktoré patria do spracovanej
oblasti (maska 7x7) vyuzitim dole uvedenej rovnice, ale len za predpokladu, ze je dana
oblast homogénna. Vystupom obrazu je potom (prevzaté z [9] strana 37):

i =(Ca,19a,,-)/20i,j (13)
c;=1 ke (1-20,)9 < g;;, < (1+20,)g

]

¢,; =0 v ostatnych pripadoch

Tento filter nevyZaduje nastavenie ziadnych parametrov alebo prahov pre spravnu

funkciu. Z toho doévodu je vhodny pre automaticki implementaciu. [9]

3.6 Geometricka filtracia

Geometricka filtracia vychadza z toho, Ze spekle v obraze sa objavia ako Uzke
steny. Tento koncept iteranym opakovanim postupne redukuje tizke steny (svetlé hrany)

a vypliia ich tmavymi hranami.

Obr. 3.3: Maska 3x3 so zvislym smerovanim.

Tato technika filtrovania je nelinearna a vyuziva masku [3x3] (vid’ Obr. 3.3). Cely

princip spo¢iva v porovnavani centralneho pixelu (na obrazku pixel b) so zvySnymi
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O0smimi pixelmi (na obrazku biele pixely) ana zaklade ich intenzity upravi hodnotu

centralneho pixelu.
Postup tejto filtracie je mozné opisat’ v tychto krokoch.
1. Podl'a masky priradit pixely.

2. Zvolit smer filtracie (zvisly), comu zodpovedaju tri za sebou iduce pixely a, bac
(vid’ Obr. 3.3).

3. Upravit hodnotu centralneho pixelu podl'a nasledujucich bodov:
o ak b<a-2, potom b=b+1;
o ak b<c-2, potom b=b+1;
o ak b<a ab<c,potomb=b+1;
o ak b<c ab<a,potom b=b+1;
o ak b>a+2, potom b=b-1;
o ak b>c+2, potom b=b-1;
o ak b>a ab>c, potomb=b-1;
o ak b>c ab>a, potom b=b-1;
4. Opakovat’ kroky 2 az 3 pre vSetky smery (vodorovny a oba diagonélne).

5. Opakovat kroky 1 az 4 pre vsetky pixely v obraze.

3.7 Homomorfna filtracia

Algoritmus vykonava zlepSenie obrazu tym, Ze pocita rychlu Fourierovu
transforméaciu  (FFT) logaritmicky komprimovaného obrazu. Nasledne vyuzije
homomorfnu filtraéna funkciu H(.) na odstranenie Sumu a nakoniec vykona inverznu FFT.
Homomorfna filtraéna funkcia H(.) je postavena na horno-zosilitujaicom Butterworthovom
filtri (prevzaté z [9] strana 44):
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_ Yu
Hu,v - }/L +1+(D0 /Du’v)g (14)

kde:

D,, =(u-N/2f+(v—N/2) (15)

a Do = 1,8 je rez frekvencie filtra, y. = 0,4 a y4 = 0,6 st zosilnenia na nizkych a vysokych
frekvenciach, uav st priestorové stradnice frekvenéne transformovaného obrazu a N je

rozmer obrazu v u-v priestore. [9]

3.8  Vinkova filtracia

Vinkova filtracia vyuziva rozklad obrazu pomocou vinkovej transformacie (WT).

Vlinkova analyza je obzvlast uzito€nda pre analyzu prechodnych, nestacionarnych
a ¢asovo premennych signalov. Vinkova analyza méze byt pouzitd na analyzu signalov
S roznym priestorovym rozliSenim. Ich vyhoda spociva v schopnosti analyzovat signal
S presnostou ako v casovej, tak aj vo frekven¢nej oblasti. To nie je mozné v tradi¢ne
vyuzivanej Fourierovej analyze, kde je vyznamnd presnost’ vo frekvencnej oblasti, ale
mensSia v ¢asovej. Respektive, zvySenie presnosti v jednej oblasti zhor$i presnost’ v druhej
oblasti. VInkova analyza je schopna identifikovat singularity spojené s jemnymi
variaciami signalu. Pre odstranenie Sumu je potrené stanovit’ tvar vinky, kde lezi vécsina

energia Sumu.

Myslienka tejto redukcie spekli spo¢iva vo vyuziti symlet s jemnym prahovanim.
Symlety st ,rodinou” ortogonalnych vlniek vytvorenych tak, Ze na danej dizke nosi¢a
maju prave maximalny pocet nulovych momentov (vid’ Obr. 3.4). Tieto vinky st navrhnuté

S urCitou asymetriou. [9]
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Obr. 3.4: Vinka symlet s 8 nulovymi mementami (prevzaté z [10]).

Postup tejto filtracie je mozné opisat’ nasledovne:
1. Odhadnut rozptyl Sumu spekli o?.

2.  Vypocitat diskrétnu vinkova transformaciu (DWT) pomocou symlet
vinky pre dva prahy.

3. Pre kazdé subpasmo:

a. Vypocitat hranice (prevzaté z [9] strana 52):

T= { (Tmax _a(j _1))0n ked’ Tmax —C((j _1) 2 Tmin (16)

T.0 v ostatnych pripadoch

min ™~ n

kde a je klesajuci faktor medzi dvoma po sebe iducimi tGroviiami,
Tmax j&é maximalny faktor pre on, Tmin sa rozumie minimalny faktor

pre o,. Prah T je primarne pocitany pomocou o, a klesajucim

faktorom T, —a(j-1).

b. Pouzit prahy na vinkové koeficienty v kazdom pasme.

4. Vypocitat’ inverzna DWT filtrovaného obrazu.
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4  Prakticka cast

4.1 Akvizicia OCT obrazovych dat

Snimanie som vykonal na THORLABS OCS1300SS (vid Obr. 4.1), ktorého
parametre st popisane nizs§ie (vid® Tab. 4.1). Snimanou scénou by bol najidealnejSie
homogénny fantom. Ked’ze som vSak takyto fantém nemal k dispozicii, ako jeho ndahradu
som pouzil plnotu¢né mlieko. Ako d’alSie snimané scény som vyuzil kostny Step a hubu
(obycajnu Spongiu).

Obr. 4.1: THORLABS OCS1300SS (prevzaté z [11]).

Pre potreby moéjho snimania bolo potrebné vhodne nastavit OCT,
konkrétne dosiahnut’ izotropné voxely. To som dosiahol vhodnym nastavenim snimaného
objemu pre konkrétne nastavené rozliSenie. RozliSenie som nastavil na hodnotu 1024 x 512
x 512 (X, Yy, z) a snimany objem na 6 mm x 3 mm x 3 mm (X, y, z). Tym zostal zachovany
pomer. Este podotknem, Ze nastavené rozliSenie je maximalne mozné v 0se X a Z. Pre 0s
Y nema zmysel vyuzivat tak vysoké rozliSenie, pretoze OCT nesnima aZ do takej hibky
(pri zachovani izotropie voxelu). Takymto nastavenim som dosiahol, Ze jeden voxel

reprezentuje kocku o vel’kosti hrany priblizne 5,86 um v snimanej scéne.
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Tab. 4.1: Technicka $pecifikacia THORLABS OCS1300SS (prevzaté z [12])

Opticka sSpecifikacia

Stredna vinova dizka 1300 nm
Sirka spektra 100 nm
Priemerny vystupny vykon 10 mW
Koherentna dizka 6 mm
Axialna skenovacia frekvencia 16 kHz
Datové spracovanie

Rychlost prevodnika A/D 100 MS/s
Rozlienie prevodnika A/D 14 bitov
Pocet kanalov prevodnika A/D 2
Rychlost analégového vystupu 1 MS/s
RozliSenie analégového vystupu 16 bitov
Pocet kanalov analégového vystupu 4
Obrazové spracovanie 2D Cross Sectional

Rychlost snimania (512 A-skenov za snimok) 25 fps
Maximalna velkost snimkou (vyska x hibka) 4000 x 512 pixelov
Maximalna Sirka snimania 10 mm
Maximalna hibka snimania 3mm
Prie€ne rozlisenie 25 um
Axialne rozlienie (vzduch/voda) 12/9 pym

Obrazové spracovanie 2D en-face

CMOS senzor

578 mm x 4,19 mm

Maximalne rozliSenie

510 x 492 pixelov

Rychlost' snimania

20 fps

Obrazové spracovanie 3D - objemové

Maximalna velkost objemu (diZka x $irka x hibka)

10 mm x 10 mm X 3 mm

Maximalne rozli$enie (dizka x $irka x hibka)

1024 x 1024 x 512 pixelov

Cas snimania

priblizne 30 sekund
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4.2 Metodika hodnotenia

Aby bolo mozné porovnavat’ jednotlivé filtracné metody, je potrebné si zaviest’
metodiku hodnotenia. Existuje niekol’ko sposobov, ako kvalitativne posudit’ filtrovanie
obrazu. Vysledky tychto roznych merani sa liSia, dokonca mézu byt aj protichodné. Pre
moje hodnotenie som vybral metddy, ktoré sa najCastejSie vyuzivaju pre hodnotenie
redukcii spekli. Tie je mozné rozdelit’ na dve skupiny: miera redukcie spekli a zachovanie
hran v obraze, ktoré¢ je nevyziadanou stéastou tychto filtraénych metod. Tieto parametre
maju zauzivané anglické ndzvy, ktoré v praci neprekladdm. TaktieZ som pridal aj vlastnu
metodiku.

4.2.1 Hodnotenie pomocou ENL

Tato metoda vyuziva index ENL (Equivalent Number of Looks), ktory sa

vypocitava podl'a nasledujuceho vzorca (prevzaté z [13] strana 4):

priemerna hodnota )2

ENL = ( (17)

smerodajna odchylka
K vypoctu sa vyuzivaji hodnoty z homogénnej oblasti, kde vo vysledku, ¢im vysSia

hodnota ENL, tym je vyssia efektivita redukcie spekli. Oc¢akava sa hodnota vysSia ako
ENL v povodnom obraze. [13]

4.2.2 Hodnotenie pomocou SSI

Hodnotenie SSI (Speckle Suppression Index) vyuziva nasledujici vzorec (prevzaté
z [13] strana 4):

SS] = Jrozptyl (If) % priemerna hodnota (I,) (18)
- priemernd hodnota (If) Jrozptyl (Ip)

kde ¢ je filtrovany obrazok a l, je zaSumeny (povodny) obrazok. Vstupné hodnoty pre
vypocet stz homogénnej oblasti. Jedna sa o pomernu veli¢inu, kde sa oakava hodnota
mensia ako 1. Vtedy je mozné povedat’, ze filter potlada spekle. Cim niz§im SSI, tym
efektivnejsie. [13]
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4.2.3 Hodnotenie pomocou EEI

Tato hodnota (Edge-Enhancing Index) indikuje ako je filter schopny zachovat’
hrany vo filtrovanom obraze a je definovany nasledovne (prevzaté z [13] strana 4):

Y|DN;f—DN |

EEI - Z|DN10_DN20|

(19)

kde DNyt a DNj¢ st hodnoty pixelov na oboch stranach hrany filtrovaného obrazu. A DNy,
a DNy, st hodnoty pixelov na oboch stranach hrany zasumeného (pévodného) obrazu.
Vo vysledku EEI mensia ako 1 reprezentuje rozostrenie hran a vacsia ako 1 reprezentuje

zvyraznenie hran. [13]

4.2.4 Hodnotenie pomocou smernicovej rovnice priamky

Tato metodiku hodnotenia som navrhol sam a opisuje strmost’ a posun hran

Vv obrazoch. Vychadza sa zo smernicovej rovnice priamky, ktora prekryva hranu v obraze.
y=kx+gq (20)

Vo vysledku ziskame k a ¢, kde k je smernica priamky, ¢ize udava strmost’ hrany. A ¢
udava, v ktorom bode pretne os y. Tieto parametre budem hodnotit’ z hl'adiska, 0 kol’ko sa

zmenili vo¢i povodnému snimku. Takto ziskavam nasledujtice rovnice:

Ak =k — k, (21)

Aq =qr—q, (22)

kde kladné Ak nam vravi, ze sa hrany zvyraznili, pricom zaporne Ak indikuje, ze sa hrany
vyhladzuj. Dalej, ¢im vyssia hodnota Aq, tym viac doslo k posunu hran. Znamienko
urcuje smer posunu, kde kladné znamienko popisuje zvicSenie “objektu v OCT obraze.
Aby parameter 4g mal uréitu odpovedajiicu hodnotu, je potrebné posuntat’ hodnoty na osi x

tak, aby nula lezala v strede hrany snimaného obrazu.
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4.2.5 Naro¢nost’ vypoctu

Ako posledné budem hodnotit’ narocnost’ vypoctu. Vsetky filtraéné metody budia
filtrovat, rovnako velky obsah (1024 x 512 x 20) na rovnakom po¢ita¢i (CPU i7-920).
Vo vysledku ziskam ¢as vypoétu kazdej jednej metody. Tento parameter nie je uplne
presny, ked’ze dané filtracné metody nie je mozné povazovat’ za Gplne vyladené.

4.3  Algoritmy pre redukciu spekli

Na zaciatku bolo potrebné vybrat’ urcité filtracné metody, ktoré budem aplikovat
a nasledne hodnotit’. Ja som si zvolil tieto Styri:

e medianova filtracia;

geometricka filtracia;

filtracia homogénnou maskou;

filtracia maximalnou homogenitou okolia pixelu.

Jednotlivé filtracné metoédy som vytvaral v prostredi MATLAB-u R2011b
(7.13.0.564). Vybrané filtracné metdédy som vytvoril ako 2D tak, aby bolo jednoduché
menit’ velkost' okna pripadne aj tvar (pri medianovej filtracii). Pre kazdy B-sken je
potrebné volat' funkcie pre filtrovanie. Tieto filtracie som d’alej rozsiril do 3D. Takéto
filtracie nie s beZzne publikované, preto som postupoval podla nizSie zmienovanych
logickych tvah. Nevyhnutnost'ou je pritom disponovat’ aj 3D vstupnymi datami, preto sa
funkcie nevolaju pre kazdy B-sken jednotlivo, ale cely subor 3D obrazovych dat je
filtrovany naraz.

U medianove;j filtracie som pridal maske treti rozmer, ¢im sa stala priestorovou
a jej pohyb som rozsiril o d’al$i smer. Pri geometrickej filtracii som okno taktiez rozsiril do
priestoru. Preto bolo potrebné pridat dalSie porovnavania medzi voxelmi, atak
z pdvodnych Styroch porovnavani v okne vzniklo trinast. Porovnavaji sa stale voxely na
okraji okna, ktoré su na pomyselnej priamke prechadzajucej stredom okna. U filtracie
homogénnou maskou bola operujuca mnozina vyberu rozsirena do priestoru a samozrejme
jej okno pohybujuce sa vo vnutri. Tento pohyb okna bol rozsireny o d’alsi smer ako aj
operujica mnozina. Pri poslednej filtracii maximalnou homogenitou okolia pixelu (v tomto

9 ¢

pripade by bol vhodnejsie pouzit’ “voxelu®, avSak jedn4 sa 0 zauzivany nazov) som taktiez

rozsiril masku do priestoru ako aj pridal d’alsi smer jej pohybu. VSetky tieto rozsirenia
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S nastaviteI'nymi oknami/maskami narazali na urcité problémy, ktoré som musel jednotlivo

riesit’ podl'a svojho uvazenia.

Vsetky uvedené filtraéné metddy su situované ako jednotlivé funkcie (.m subory),
aby mohli byt jednoducho pouzité aj inymi pouzivatelmi (ich hlavicky st zobrazené
Vv prilohe). Tieto funkcie zobrazuju progres vypoctu a ¢as, za ktory vykonali celu filtraciu.
Funkcie su volané zdvoch zékladnych algoritmov (jeden pre 2D a druhy pre 3D
filtrovanie). Tieto algoritmy nacitavaji vstupné data, volaji dané filtratné metddy,
ukladaju vysledné data a vykonavaji hore spomenuté hodnotenie. Pre toto hodnotenie je
potrebné, aby pouzivatel’ urobil isté tikony, akymi je vyber homogénnej oblasti, rez hranou
apod. Tu je dolezité podotknut’, Ze pri hodnoteni hran je vybrany len jeden rez hranou,
ktory nereprezentuje vlastnosti vSetkych hran. Avsak hodnotenia vychadzaju z miery

zmien vo¢i rezu hranou v pdvodom obraze, ¢0 je na posudenie hran v obraze postacujuce.

Aby sa po kazdej filtracnej iterdcii obrazové data nezmensovali, bolo potrebné
rozsirit funkcie o zvacSenie dat podla velkosti pouzitej masky eSte pred samotnou
filtraciou. Toto zvéc¢Senie sa vykonava z okrajovych voxelov (pripadne pixelov vo 2D) ich

kopirovanim do smeru rozsirenia.

Dalej bolo potrebné vhodne nastavit’ filtraéné metody. Tieto nastavenia som robil
experimentalne a nevylucujem, ze existuju aj vhodnejsie nastavenia. Vhodnost’ nastavenia
zavisi od filtrovanej scény a od nasledného vyuzitia obrazov, kde mojou snahou bol
kompromis medzi dobrou redukciou spekli a zachovanim hran.

Pre medianovu filtraciu som vybral masku 5 x 5 x 5 (resp. 5 x 5 pre 2D) tvaru
gule (resp. kruhu pre 2D). Postacujtca je jedna iteracia.

Velkost’ masky u geometrickej filtracie som taktieZ zvolil 5 x 5 X 5 (resp. 5 x 5

pre 2D). AvSak jedna iterdcia je nedostatocna a ako najvhodnejsi pocet mi vysiel 6.

Pre zvy$né dve metody (homogénna maska a max. homogenita okolia pixelu) boli
zvolené masky taktiez 5 x 5 x5 (resp. 5 x 5 pre 2D). Dostato¢na bola jedna iteracia.
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Obr. 4.2: a) “Fantém”; b) rez “fantomom”.

Dané nastavenie som si vyskusal na “fantome “ (mnou vytvoreny obraz, vid’ Obr.
4.2), kde zobrazenim rezu je vidiet, ako jednotlivé filtracné metody reaguji na skokovu
zmenu. Pri grafoch zobrazujucich rez sa jedna o reprezentovanie jasovej hodnoty (0s Y)
u vybranych pixelov (0s X).
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Graf 4.1: Rez “fantomom” filtrovanym 2D medianovym filtrom.
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Graf 4.2: Rez “fantomom” filtrovanym 2D geometrickym filtrom.
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Graf 4.3: Rez “fantomom” filtrovanym 2D homogénnou maskou.
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Graf 4.4: Rez “fantomom” filtrovanym 2D max. homogenitou okolia pixelu.

Z jednotlivych rezov filtrovaného “fantdomu® som ziskal predstavu ako dané
metody reaguji na skokové zmeny. Podl'a predpokladu, medidnova filtracia potlaca suvislé
skoky do urcitej velkosti v zavislosti na vel'’kosti masky. K zaujimavému vysledku som sa
dopracoval pri geometricke;j filtracii, kde dany filter neodfiltroval ani prvy najuzsi impulz,
ako by sa ocakavalo. V poslednom bloku vsak skokové zmeny ¢iasto¢ne potlacil. Treba ale
podotknut’, ze napriek zlému vysledku pri fantome, S realnymi datami pracoval spolahlivo.

Tu je mozné sledovat, Ze nastavenie filtra pre ur¢ité obrazy nemusia byt vhodné pre iné.

U filtra s homogennou maskou je mozné sledovat, ze vytvara urCity artefakt
Vv tvare schodu pri kazdej skokovej zmene.

Pri filtri max. homogenity okolia pixelu je zretelné, Ze zniZuje maximalnu
hodnotu impulzu v zavislosti na jej Sirke. Taktiez je mozné pozorovat’, ze Silne potlaca
hrany.
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5 Porovnanie filtracnych algoritmov

5.1 Hodnotenie filtraénych met6d

Pre hodnotenie filtracnych metdéd som vyuzil redlne OCT obrazové data. Ako
zaklad tejto prace s 3D filtracie, pretoze tieto ziskané obrazové data st taktiez v tvare 3D.
Zaoberam sa vSak aj rozdielmi vo vysledkoch pri filtracii 3D a 2D. Vysledky jednotlivych
filtracii su popisané v nasledujucich podkapitolach.

5.1.1 Snimana scéna — mlieko

Ako prvé som skusal filtrovat homogénnu scénu, V mojom pripade plnotuc¢né
mlieko. Scéna pozostavala z 1024 x 512 x 20 voxelov. Pre nasledné hodnotenie som vybral
jeden B-sken, ostatné B-skeny su na prilozenom DVD. P6vodny ako aj filtrované B-skeny
st zobrazena nizsie (vid’ Obr. 5.1 az Obr. 5.5).

Obr. 5.1: Pévodny nasnimany OCT obraz mlieka.
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Obr. 5.2: Filtrovany OCT obraz mlieka 3D medianovym filtrom.

Obr. 5.3: Filtrovany OCT obraz mlieka 3D geometrickym filtrom.
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Obr. 5.4: Filtrovany OCT obraz mlicka 3D homogénnou maskou.

Obr. 5.5: Filtrovany OCT obraz mlicka 3D maximalnou homogenitou okolia pixelu.

U vSetkych filtrovanych obrazoch je mozné subjektivne sledovat’ redukciu spekli.
Avsak pre objektivne hodnotenie je potrebné vybrat’ homogénnu oblast’ a rez hranou, aby
bol mozny vypocet hodnotiacich parametrov (vid® Obr. 5.6). Z homogénnej oblasti sa
vypocitali hodnoty ENL a SSI. Z rezu bolo mozné urcit’ EEI, 4k a Aq. Jednotlivé rezy st
zobrazené v Graf 5.1 az Graf 5.4.
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Obr. 5.6: OCT obraz mlieka s vybranou homogénnou oblast'ou (zvyraznené ¢ervenou farbou) a rezom cez
hranu (zvyraznené zelenou farbou).
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Graf 5.1: Rez hranou filtrovaného OCT obrazu mlieka medianovym filtrom.
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Graf 5.2: Rez hranou filtrovaného OCT obrazu mlieka geometrickym filtrom.
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Graf 5.3: Rez hranou filtrovaného OCT obrazu mlieka homogénnou maskou.
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Graf 5.4: Rez hranou filtrovaného OCT obrazu mlieka max. homogenitou okolia pixelu.

Zo ziskanych grafov, ktoré reprezentuju rez hranou, je mozné sledovat’ ako

rozdielne tieto metody pracuju. Napriklad pri filtracii max. homogenitou okolia pixelu sa

vyhladzuju vsetky “zakmity®, u filtracie s homogénnou maskou je to rieSené vytvaranim

urcitych schodov.

Tab. 5.1: Porovnanie 3D filtraénych metod (mlieko) S vyznaenymi najlep$imi hodnotami.

Pévodny Medianova | Geometricka | Homogénna Max. hpm.
s . s s okolie
obraz filtracia filtracia maska :
pixelu
ENL 26,644 110,912 70,738 109,436 149,844
SSi - 0,4901 0,6137 0,4934 0,4217
EEI - 0,9444 1,2327 1,0135 0,8438
Ak - -0,0444 0,0640 0,0031 -0,0501
Aq - 0,0419 -0,1279 -0,0114 -0,0726
Cas - 1040,2 s 9299,3 s 30395,4 s 17819 s
vypoctu
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Zistené hodnoty jednotlivych filtraénych metdd s zobrazené v tabulke (vid’ Tab.
5.1). Znej je zretelné, Ze parametre ENL a SSI vykazuji rovnaké vysledky, ato
nasledovne. NajlepSie potlacenie Sumu v homogénnej oblasti dosiahla filtratna metoda
max. homogenita okolia pixelu. Druha najlep$ia bola medianova filtracia a tesne za fou
filtracia s homogénnou maskou. Najhorsie dopadla geometricka filtracia. Pri parametroch
hodnotiacich zachovanie hran sa taktiez oba parametre EEI a A4k zhoduja: Geometricka
filtracia pomerne vyrazne zvyraznila hrany. K ¢iastoénému zvyrazneniu hran doslo taktiez
u filtracie S homogénnou maskou. U zvySnych filtracii doSlo k potlateniu hran, kde
Kk najvyraznejSiemu potlaceniu doslo u filtracie max. homogenitou okolia pixelu. Pri
hodnoteni posunutia hran je mozné povedat, Zze pre dané hodnoty je pomerne
zanedbatelné. Preto pri takomto malom posune nemd zmysel hodnotit’ jeho smer.
Poslednym parametrom hodnotenia je ¢as vypoctu. Mozno si v§imnut, Ze jednotlivé
filtrané metddy su dost’ odlisné, pokial’ ide 0 narocnost’ vypoctu. Medianova filtracia
a filtracia max. homogenitou okolia pixelu su pomerne rychlo zratané, na rozdiel od
geometrickej  filtracie  afiltracie s homogénnou maskou. Dizka  vypoétu

u najkomplikovanej$ej metddy voci najjednoduchsej je priblizne 30x vicsia.

Zo ziskanych dat je zrejme, Ze metdda S najlepSim potlaéenim spekli dosahuje
najhorsie vysledky pri zachovavani hran. Taktiez to plati naopak. Je preto odvoditelné, ze

miera redukcie spekli je na kor zachovania hran a to plati aj opacne.

5.1.2 Snimana scéna — kostny Step

Dalsimi testovacimi datami pre filtraéné metody boli OCT obrazy kostného Stepu
zobrazeného na Obr. 5.7. Za nim nasleduju filtrované obrazy jednotlivymi filtraénymi
metodami (vid’ Obr. 5.8 az Obr. 5.11). Pre vsetky filtraéné metoédy som zachoval rovnaké
nastavenia.
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Obr. 5.7: Pévodny nasnimany OCT obraz kostného $tepu.

Obr. 5.8: Filtrovany OCT obraz kostného $tepu 3D medidnovym filtrom.
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Obr. 5.9: Filtrovany OCT obraz kostného $tepu 3D geometrickym filtrom.

Obr. 5.10: Filtrovany OCT obraz kostného $tepu 3D homogénnou maskou.
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Obr. 5.11: Filtrovany OCT obraz kostného $tepu 3D max. homogenitou okolia pixelu.

Z vyssie zobrazenych filtrovanych obrazov kostného Stepu je mozné lepsie
subjektivne ohodnotit’ jednotlivé filtracné metddy. Podl'a moéjho ndzoru geometricka
filtracia vyrazne zvyraznila hrany, a tym dala obrazu patri¢nt ostrost’, ¢im pdsobi obraz
velmi dobrym dojmom. Na rozdiel od neho obraz filtrovany max. homogenitou okolia
pixelu je dost’ neostry a posobi ovela hor§im dojmom. Ako stred medzi tymito dvoma

obrazmi su pomerne rovnako posobiace obrazy zvySnych dvoch metod.

Pre objektivne hodnotenie som zas vybral homogénnu oblast’ a rez hranou pre
vypocet hodnotiacich parametrov (vid® Obr. 5.12). V tomto pripade vSak modzeme iba
predpokladat’, Ze vybrana oblast’ je homogénna
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Obr. 5.12: OCT obraz kostného $tepu s vybranou homogénnou oblast'ou (zvyraznené ¢ervenou farbou) a
rezom cez hranu (zvyraznené zelenou farbou).

Pre lepSie zobrazenie filtratnych metdd som zobrazil jednotlivé vybrané
homogénne oblasti. Na nasledujtcich obrazkoch (Obr. 5.13 az Obr. 5.16) je pre porovnanie
vzdy vlavo povodny OCT obraz avpravo OCT obraz filtrovany, resp. iba detail na
homogénnu oblast’.

Obr. 5.13: Vl'avo — vybrana homogénna oblast’ pdvodného OCT obrazu kostného Stepu. Vpravo — prislu$na
oblast’ filtrovaného OCT obrazu medidnovym filtrom.
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Obr. 5.14: Vlavo — vybrana homogénna oblast’ pdvodného OCT obrazu kostného $tepu. Vpravo — prislusna
oblast’ filtrovaného OCT obrazu geometrickym filtrom.

Obr. 5.15: VTI'avo — vybrana homogénna oblast’ povodného OCT obrazu kostného $tepu. Vpravo — prislu§na
oblast’ filtrovaného OCT obrazu homogénnou maskou.

Obr. 5.16: Vlavo — vybrana homogénna oblast’ pévodného OCT obrazu kostného $tepu. Vpravo — prislusna
oblast’ filtrovaného OCT obrazu max. homogenitou okolia pixelu.

Z tychto detailov filtrovanych OCT obrazov mdzem subjektivne popisat’ Struktury
obrazu. U medianove;j filtracie dochadza k ur¢itému “rozmazaniu® obrazu. Rovnako je to
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aj u filtracie s max. homogenitou okolia pixelu, avsak vo vyssej miere. U geometrickej
filtracie je mozné spozorovat artefakty v tvare pasikov, pripadne mriezky. Takéto
vzniknuté artefakty su po filtracii nevhodné. Pri filtracii homogénnou maskou su vytvarané
malé homogénne oblasti. Tie by sa dali opisat’ ako urcity “dlazdicovy* artefakt. Ani takéto
artefakty nie su vo filtrovanych obrazoch vhodné. Objektivne ohodnotenie je mozné znovu
podla ziskanej tabul’ky hodnét (vid’ Tab. 5.2).

Tab. 5.2: Porovnanie 3D filtra¢nych metdd (kostny Step) s vyznacenymi najlep§imi hodnotami.

Pévodny Medianova | Geometrickda | Homogénna Max. h_om.
g s el s okolie
obraz filtracia filtracia maska :
pixelu
ENL 15,015 36,449 24,293 34,383 48,397
SSi - 0,6418 0,7862 0,6608 0,5570
EEI - 1,0350 1,1883 1,1591 0,8718
Ak - -0,0353 0,0626 0,0227 -0,0588
Aq - 0,0236 0,0389 0,1432 0,0869
Cas ] 1049,8s | 135824s | 300464s | 17273s
vypoctu

Podla zistenych hodnét mdézem konStatovat, Ze jednotlivé filtracné metody
dopadli rovnako ako u predchadzajucich dat. U vsetkych metdd doslo k vyraznej redukecii
spekli, avSak nie az tak ako v predchadzajicom pripade. Je to spdsobené zrejme tym, Ze
vybrand oblast’ nemusi byt Uplne homogénna, ¢o mozno realne predpokladat’. O tom
vypoveda aj hodnota ENL v povodnom OCT obraze.

5.1.3 Snimana scéna — huba

Ako posledné som filtroval OCT déta huby. P6vodny ako aj filtrované obrazy st
zobrazené nizsie (vid’ Obr. 5.17 az Obr. 5.21). V tomto pripade som sa rozhodol hodnotit’
len vybranti hranu, ked’ze huba neobsahuje suvisli homogénnu oblast’. Taktiez sa v 0Si

Zrychlo meni Struktara a vybrand oblast’ by mohla byt na jej okraji, ¢o by vyrazne
ovplyvnilo hodnoty.

-56 -



Obr. 5.17: Pévodny nasnimany OCT obraz huby.

Obr. 5.18: Filtrovany OCT obraz huby 3D medianovym filtrom.
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Obr. 5.19: Filtrovany OCT obraz huby 3D geometrickym filtrom.

Obr. 5.20: Filtrovany OCT obraz huby 3D homogénnou maskou.
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Obr. 5.21: Filtrovany OCT obraz huby 3D max. homogenitou okolia pixelu.

Tab. 5.3: Porovnanie 3D filtraénych metod (huba) s vyznacenymi najlep$imi hodnotami.

Medianova | Geometricka | Homogénna Max. h_om.
e s s e e x okolie
filtracia filtracia maska .
pixelu
EEI 0,9492 1,1141 1,0494 0,7918
Ak -0,1061 0,0281 0,0838 -0,1254
Aq -0,0868 -0,2451 -0,0643 -0,0755
Cas 1048,0 s 13476,8 s 30062,0 s 1734,4 s
vypoctu

V tejto Casti som znovu dospel k podobnym vysledkom ako v predchadzajucich
pripadoch, avsak tuto je mozné povSimnut Si, ze parameter EEI a Ak sa CiastoCne
nezhoduju - pre EEI je najlepSie zvyraznenie hran u geometrickej filtracie, pri 4k je to
prave filtracia s homogénnou maskou. Napriek tomu vsak u tychto dvoch metod znovu
doslo k zvyrazneniu hran; pri ostatnych zas k ich rozmazaniu.

Pri tomto snimani som vSak postrehol zaujimavé zistenie, a to, Ze geometricky
filter ako artefakty
a horizontalnych ¢iar). Na druhej strane vSak potlaca slabé signély, ¢o je mozné sledovat’
ako “ubytok* snimaného objektu v obraze.

jediny  odstranil z poévodného obrazu (par vodorovnych
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5.2 Vplyv zmeny filtracie na 2D

V tejto podkapitole sa zaoberam vplyvom pouzitia len 2D filtranych algoritmov.
Aby bolo toto porovnanie objektivne vybral som tie isté data na filtrovanie ako v kapitole
5.1.1, ¢ize plnotu¢né mlieko. Taktiez som vybral rovnaky B-sken pre porovnanie, ako aj
vyber homogénnej oblasti a rez hranou. Nastavenia filtrov som pouzil totozné. Ziskané
hodnoty su v nasledujucej tabul’ke.

Tab. 5.4: Porovnanie 2D filtraénych metdd (mlieko) S vyzna¢enymi najlep$imi hodnotami.

Pévodny Medianova | Geometricka | Homogénna Mixkor;i%m'
obraz filtracia filtracia maska :
pixelu
ENL 26,644 78,482 44,874 62,098 100,837
SSli - 0,5827 0,7706 0,6550 0,5140
EEI - 0,9626 1,1122 1,1168 0,8551
Ak - -0,0655 0,0180 0,0500 -0,0495
Aq - 0,0722 -0,0360 -0,1012 -0,1030
Cas - 967,5 s 4112,5's 10096,4 s 1632 s
vypocétu

Na zéklade ziskanych hodndt je mozné konStatovat, Ze jednotlivé filtracie sa
VO vzajomnom porovnani zhoduji ako pri 3D filtracii (vid® Tab. 5.4), ¢o sa dalo
predpokladat’. Avsak kvalitativne nedosahuju takéto vysledky. Velkost' hodnot ENL
dosahuje 56 — 70 % oproti hodnotam pri 3D filtracii. Najvacsi vplyv zmeny bol u filtracii
s homogénnou maskou. Naopak najmensi vplyv bol u medidnovej filtracie.

Z hl'adiska zachovania hran v obraze nebol zaznamenany vyrazny vplyv. Zmeny

boli pomerne zanedbatel'né.

Vplyv zmeny na naro¢nost’ vypoctu je dost’ individualny. U medianovej filtracie
a filtracie max. homogenitou okolia pixelu sa zmenili len minimalne, s vyraznym vplyvom
na kvalitu filtracie. U filtracie s homogénnou maskou ¢as vypoctu klesol priblizne na jednu
tretinu Casu pri 3D filtracii. AvSak tu bol zaznamenany najvacsi vplyv na kvalitu filtracie.
Zmena naro¢nosti na vypocet nastala aj u geometrickej filtracie, kde cas vypoctu klesol
viac ako o polovicu.
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5.3  Vplyv zmeny vePkosti voxelu na kvalitu filtracie

V tejto podkapitole sa zaoberam vplyvom zmeny velkosti voxelu pri snimani
obrazu OCT na kvalitu filtracie. Hlavna myslienka tohto skiimania bola pdvodne zamerana
na vplyv zmeny rozliSenia na kvalitu filtracie. AvSak pouzity OCT nedovoluje menit
rozliSenie v 0Si Z, pripista len zmenu rozliSenia v 0si X a Y. To by nedovol'ovalo dodrzat
podmienku izotropie voxelu. Z tohto dévodu som zachoval rovnaké rozliSenie, avSak
pozmenil som vel’kost’ snimanej scény (z pévodnych 6 x 3 x 3 mm na 4 x 2 x 2 mm). Tym
som vlastne zmenil vel'kost’ voxelov z povodnej velkosti hrany cca 5,86 um na cca 3,91
um. Dolezité je poznamenat, ze touto zmenou nesnimam rovnakt scénu ako v kapitole
5.1.1. Avsak predpokladame, ze mlieko je homogénne v celej svojej oblasti, preto by mal
byt tento vplyv zanedbatelny.

Predpoklada sa, Ze s podvodnym nastavenim filtraénych metdd sa dosiahnu horsie

vysledky, pretoze velkosti masiek nezodpovedaju danej Struktire zaSumenia.

Tab. 5.5: Porovnanie 3D filtraénych metdd (mlieko — zmena velkosti voxelu) S vyznacenymi najlepSimi
hodnotami.

Pévodny Medianova | Geometricka | Homogénna M?)Xkowioem.
obraz filtracia filtracia maska :
pixelu
ENL 25,910 97,675 62,680 97,633 131,690
SSI - 0,5150 0,6429 0,5152 0,4436
EEI - 0,9901 1,2115 1,1176 0,8469
Ak - -0,0196 0,2100 0,2754 -0,0958
Aq - 0,0352 -0,4202 -0,2955 -0,0310
’Casv - 1055,0 s 13545,3 s 30044,3 s 17343 s
vypocétu

Zo ziskanych hodn6t méZem konStatovat, Ze predpoklady sa naplnili. ENL
hodnota u povodného obrazu vypoveda, Ze sa nejedna o rovnaku scénu ako v kapitole
5.1.1, avsak o scénu vel'mi podobnil. Kvalitativne sa vsetky metddy zhorsili v redukcii
spekli priblizne o 12 % podl'a hodnot ENL. Podl'a hodndt SSI tento vplyv nie je az taky

vyrazny.

Podl'a povodného predpokladu nema tato zmena vplyv na parametre hodnotiace

mieru zachovania hran, ani ¢as vypoctu.
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5.4  Zhodnotenie filtra¢nych metod

Na zaklade ziskanych informacii je mozné celkovo zhodnotit' dané filtracné
metody. Treba vSak brat’ na zretel’, Ze najdolezitejSim faktorom na vyber vhodne;j filtracnej
metddy je Gcel nasledného vyuzitia OCT obrazovych dat. To vlastne urcuje, do akej miery
je mozné hrany v obraze potlacit’, pripadne ¢i je potrebné ich zvyraznenie. Preto nie je
mozné urCit vSeobecne najlepSiu filtratni metddu. Je vSak mozné uviest' jednotlivé
zistenia.

Ako prvé je mozné konstatovat, ze je vhodnejSie pouzit 3D filtraciu (ak st
k dispozicii 3D obrazové data). 3D filtracie dosahuju vyssiu efektivitu filtracie oproti 2D

filtracidm s pomerne rovnakym vplyvom na zachovanie hran.

Samozrejmostou je aj vhodné nastavenie filtracii, konkrétne velkosti masiek. Tu
vSak je mozné postupovat’ len experimentdlnym spoésobom, ¢o cely tento proces znacne
komplikuje.

K hodnoteniu jednotlivych filtratnych metéd spomeniem ten najdolezitejsi
poznatok a sice, ze miera redukcie spekli je priamo Gimerna rozmazaniu hran v obraze.
Avsak pri filtracnych metdodach snizSou mierou redukcie spekli, akymi je napr.
geometrickd filtracia a filtrdcia s homogénnou maskou, je mozné docielit aj ich
zvyraznenie. U tychto metod dochadza taktiez k vzniku artefaktov, ktoré vsak bez d’alsieho
priblizenia nie st aZ také vyrazné. U zvySnych metdd nedochadza z hl'adiska
kvalitativneho hodnotenia k takymto artefaktom, avSak pomerne vyrazne rozmazavaju
hrany. Je jasné, Ze tato problematika je zna¢ne komplikovana a ako uz bolo niekolko krat
spomenuté, vyber vhodnej metoédy zavisi na naslednom vyuziti dat. Je taktieZ zrejmé, Ze

vSetky sktimané metody potlacaju spekle s rozdielnou efektivitou.

Pri vybere vhodne;j filtra¢nej metody moze urcita Glohu zohravat’ ¢as potrebny na
ich vypocet ktory sa u jednotlivych metod extrémne 1iSi. Pre porovnanie, filtracia celého
jedného mojho OCT obrazového suboru (Cize 1024 x 512 x 512) filtraciou s homogénnou
maskou (3D) trva dlhsie ako 200 hodin. Na rozdiel od toho medianova filtracia (3D) je
vypocitana skor ako za ¢as 8 hodin. Pritom sa este ani nejednd o maximalnu velkost

suboru, ktory je mozne ziskat’ z mnou pouzitého OCT.
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Z.aver

Opticka koherentna tomografia prinasa do lekarskej diagnostiky velky pokrok. Jej
najva¢Sou vyhodou je moznost funkéného zobrazenia tkaniva Vv mikrometrovom
priestorovom rozliSeni. Tym je moznéa aplikicia tejto technolégie v mnohych dalSich
smeroch. Do budicna je mozné ocakavat’ este d’alsi rozvoj ako aj nové vyuzitia v d’alSich
lekarskych odboroch a vedeckych vyskumoch. Tato zobrazovacia metdéda ma velky
potencial odhalit’ doteraz pre nas neviditeI'né morfologické, dynamické ¢i funkéné zmeny

Vv roznych biologickych tkanivach, a tak sposobit’ revoluciu v lekarskej diagnostike.

V tejto praci som popisal zakladny princip optickej koherentnej tomografie,
konkrétne jeho spOsob akvizicie dat a jeho vyhody i nevyhody v porovnani s obdobnymi
lekarskymi zobrazovacimi metédami. V dalSej casti prace sa zaoberam Sumom
Specifickym pre tento druh zobrazovacich metod, Cize speklami. V praci je popisany
jednak ich vznik a to, ako mézu ovplyvnit’ snimanie tkaniva a taktieZ moznost’ kvalitativne

vyjadrit’ mieru Sumu spekli.

Dalej v tejto praci hodnotim niektoré z filtraénych met6d na redukcie spekli. Tie
som aplikoval na viaceré redlne OCT obrazové data. V praci som sa taktieZ zaoberal
jednotlivymi vplyvmi pri filtraciach. AvSak bez znalosti ucelu d’alSieho vyuzitia dat nie je
mozné najlepsiu filtraénii metédu uréit. Ci uz buda data pouzité na vizualizaciu, &
automatické spracovanie alebo iné vyuzitie, vzdy budu pozadované iné vlastnosti na tieto

obrazové data.
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Zoznam pouzitych skratiek

CT - Computed Tomography
Pocitacova tomografia

DOT - Diffuse Optical Tomography

Diftizna opticka tomografia

DWT - Discrete Wavelet Transform

Diskrétna vlnkova transformacia

EEI - Edge-Enhancing Index
ENL - Equivalent Number of Looks
FFT - Fast Fourier Transform

Rychla Fourierova transformacia

fMRI - functional Magnetic Resonance Imaging

Funkénéd magneticka rezonancia

MR - Magnetic Resonance
Magneticka rezonancia

NA - Numerical aperture

Numericka apertura

OoCT - Optical Coherence Tomography
Opticka koherentna tomografia

PET - Positron Emission Tomography

Pozitronova emisna tomografia

SPECT -  Single-photon Emission Computed Tomography

Jedno fotonova emisna pocitacova tomografia
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SSI

WT

Speckle Suppression Index

Wavelet Transform

Vlinkova transformécia
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A Ukazky hlaviciek z algoritmov

A.1 Medianova filtracia 2D

function [obr fil] = median2D(maska, P, obr)

%*‘k*‘k*‘k*‘k*‘k*‘k*‘k*‘k*‘k*‘k*‘k*‘k*‘k*‘k*‘k*‘k*‘k*‘k*‘k*‘k*************************

$* Kamil Sokol
$* Medidnova filtrécia 2D s volitelnou maskou

%* maska - vstupnd maska pre filtréaciu
&* P - pocet iteracii

%* obr - vstupny obrazok pre filtraciu
$* obr fil - vystupny obrazok - filtrovany

%******k********************k**k*************************************

A.2 Geometricka filtracia 2D

function [obr fil] = geometricky2D (X, P, obr)

%*****************************************************************

Kamil Sokol
Geometrickd filtrédcia 2D s volitelnou velkostou masky

o\
>*

X - velkost masky (1,2,3,4...) [ (2*X+1) x (2*X+1)]
P - pocet iteréacii
obr - vstupny obréazok pre filtraciu

obr fil - vystupny obrazok - filtrovany
IR b b b b b 2 b b b b I b b 4 b I b b b b b b b b b S b b b b b b A b b 2 b I b b b b b b d b b b b b b b d b b b b i

0° o o0 o° o o°
b S S

A.3 Filtracia s hom. maskou 2D

function [obr fil] = hom maska2D (X, P,obr)

R R b b b b b b b b b b b b b b I b b b b b b b b b b b b b b b b b IR SR b b b b b b b b b b b b b b b b b S b b b b b 3

Kamil Sokol
Filtracia s homogénnou maskou 2D

X - velkost masky (2,3,4...) [ (2*X+1) x (2*X+1)]
P - pocet iteracii
obr - vstupny obrazok pre filtréaciu

obr fil - vystupny obréazok - filtrovany
KA A A A A A A A AR A A A A A A A A A A A A AR A A A A A A A AR A AR AR A A A A A AR A A A A A A AR A A Ak kA Kk

00 o od° o o° o° o o°
b R . S R S
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A.4 Filtracia s max. hom. okolia pixelu 2D

function [obr fil] = max hom2D (X, P, obr)

%*****************************************************************

%* Kamil Sokol
Filtrdcia maximadlna homogenita okolia pixelu 2D

o©°
>

$* X - velkost masky (1,2,3,4...) [ (2*X+1) x (2*X+1)]

%* P - pocet iteréacii

%* obr - vstupny obréazok pre filtraciu

$* obr fil - vystupny obrazok - filtrovany
%******************************************k***********************

A.5 Medianova filtracia 3D

function [obr fil] = median3D(maska, P, obr)

%*****************************************************************

%* Kamil Sokol

%* Medianova filtracia 3D s volitelnou maskou

%* maska - vstupna 3D maska pre filtraciu

&* P - pocet iteracii

%* obr - vstupné 3D obrazové data pre filtraciu
$* obr fil - vystupné 3D obrazové data - filtrované

%*****************************************************************

A.6  Geometricka filtracia 3D

function [obr fil] = geometricky3D (X, P, obr)

KA KA A A A A A A A A A A A A A A A A A A A A A A A A A A A A A A A A A A A A A A A A A A A A A A A A A A AR A AN AN KKK K

%* Kamil Sokol

%* Geometricka filtrédcia 3D s volitelnou velkostou masky

$* X - velkost masky (1,2,3...) [(2%X+])x(2*X+]1)x(2*X+1)]
%* P - pocet iteracii

%* obr - vstupné 3D obrazové data pre filtréaciu

%* obr fil - vystupné 3D obrazové data - filtrované

%*

****?***********************************************************
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A.7 Filtracia s hom. maskou 3D

function [obr fil] = hom maska3D (X, P,obr)

%*****************************************************************

%* Kamil Sokol
%* Filtracia s homogénnou maskou 3D

%* X - velkost masky (2,3,4...) [(2*X+1)x(2*X+1)x(2*X+1)]
%* P - pocet iteracii
obr - vstupné 3D obrazové data pre filtréaciu

obr fil - vystupné 3D obrazové data - filtrované
ER b b b b b b I b b A b b 4 b I b b b b b d b b b b b A b I b b b b b 2 b S b b A b b b b d b b b b b b A b b i b i g

o o° oo
b S S

A.8 Filtracia s max. hom. okolia pixelu 3D

function [obr fil] = hom maska3D (X, P,obr)

%*****************************************************************

Kamil Sokol
Filtracia maximadlna homogenita okolia pixela 3D

X - velkost masky (2,3,4...) [(2*X+1)x(2*X+1)x (2*X+1) ]
P - pocet iteracii

obr - vstupné 3D obrazové data pre filtréaciu

obr fil - vystupné 3D obrazové data - filtrované

o° o© A° o° o° o\° o©°
b S S .

R b b b b b b b b b b b b b I I I b b b b b b b b b b b b b b b b I b b b b b b b b b I I b b b b b b I b b I b b (I (I IR SR iR Y

A.9 Program 2D

PR R I I R I R R R I I I S S I I I R S S O O O R I B S S S S O R O R R I S I

$* Kamil Sokol

$* PROGRAM 2D
%*****************************************************************
close all;

clear all;

clc;

o o VSTUP PR b b b b b b b b b b b b b b b b b b b b b b b b b b b b b b b b b b b b b b b b b b b b b b b b b b b b i b g
[ele)

% pocet nac¢itanych snimkou
N = 20;

o)

% Nazov nac¢itanych snimkou
IMGNAME = ' [VSTUP]/kostl1l%03d.BMP';
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o)

% Nazov prvého snimku mé& konc¢it 000, a kazdy dals$i ma byt jeho
inkrement

% vyber masky pre madidnovu filtréaciu.
load (' [MASKY]/maska 2D gula 5x5.mat');
% vyber snimku pre hodnotenie
vyb snimok = 10;

o°

PocCet iterdcii v medidnovej filtréacii

Pm=1;

% Velkost masky pre geometrickt filtrédciu [(2*X+1) x (2*X+1)]

X g=2;

% Pocet iteradcii v geometrickej filtrécii

P g = 6;

% Velkost masky pre filtraciu homogénnej masky [ (2*X+1) x (2*X+1)]
X h = 2;

% PoCet iterédcii vo filtracii homogénnou maskou

Ph=1;

% Velkost masky pre filtrédciu max. hom. okolia [(2*X+1) x (2*X+1)]
mx = 2;

bed

% Po#et iterdcii vo filtracii max. hom. okolia pixlu
mx = 1;
%*****************************************************************

av}

A.10 Program 3D

PR R I R R R R R I I I I S O O S I I I I I R S S O O O R I B S S S S O O O R R I S I

%* Kamil Sokol

%$* PROGRAM 3D
%*****************************************************************
close all;

clear all;

clc;

%% VSTUP R I Ih ah b Ib Ib ab Ib Sb Ib ab Sb Ib Ib Ib db ab db Sb Ib Ib Ib Sb Ib Sb (Ib Ib b S S S ab Ib Sb Ib Sb Ib Ib Ib Sb db ab db db Sb Ib Sb (db Ib Ib Ib Ib Sb (ab b Y
% pocet nac¢itanych snimkou

N = 20;

% Nazov nac¢itanych snimkou

IMGNAME = ' [VSTUP]/kostl1l%03d.BMP';
% Nazov prvého snimku mé& konc¢it 000, a kazdy dals$i ma byt jeho
inkrement
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o)

% vyber masky pre madidnovu filtréaciu.
load('[MASKY]/maska_3D_gula_5x5x5.mat');
% vyber snimku pre hodnotenie
vyb snimok = 10;

o°

Pocet iterdcii v mediédnovej filtréacii
m= 1;

v}

% Velkost masky pre geometrickt filtréciu [(2*X+1) x (2*X+1) x
(

o°
o

oCet iterdcii v geometrickej filtrécii
P g= 6;

elkost masky pre filtraciu homogénnej masky [ (2*X+1) x (2*X+1)
2*X+1) ]

Pocet iteracii vo filtréacii homogénnou maskou
Ph=1;

% Velkost masky pre filtrdciu max. hom. okolia pixelu [ (2*X+1) x
(2*X+1) x (2*X+1)]

X mx = 2;

% Po#et iterdcii vo filtracii max. hom. okolia pixlu

mx = 1;
%*****************************************************************

av}
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