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Kivonat

A dinamikus pozitronemissziés tomografia (PET) egy nukledris gydgyaszati képalkotd
technoldgia, amelynek segitségével a test szoveteiben lezajlé biokémiai valtozdsok idébeli
lefolyasat, példaul egy betegség elorehaladasat vagy egy adott inger altal kivaltott kémiai
valaszt lehet nyomon kévetni. A vizsgédlat idejére és az alkalmazhaté radioaktiv dézisra
vonatkozé korlatozasok, valamint a berendezés limitalt érzékenysége miatt a PET képekre
altalaban rossz jel-zaj viszony jellemzé. A zaj csokkentheto6, ha a rekonstrukcios folyamatot
sziiréssel egészitjik ki egy szitdk moddszerének nevezett statisztikai eljaras segitségével. A
dolgozatban egy gyors, éltarté simité operatort, az iranyitott szlirét javaslom PET képek
zajcsOkkentésére. A simitdson feliil ezzel a technikéaval lehetévé valik kiegészité anatémiai
informéaciok és korabbi rekonstrukcios eredmények felhasznalasa a rekonstrudlt kép kont-
rasztjanak javitasara. Az algoritmus bemutatdsa utdn a modszert kiilonbozé sziirékkel,
ugymint a medidn szlirével, a Gauss-sziir6vel és a bilateralis sziir6vel hasonlitom 6ssze
képminoség és sebesség szempontjabil.

A PET képalkotas egy mésik kihivdsat a parcidlistérfogat-hatds (partial volume ef-
fect, PVE) idézi el6. A jelenség sordn az egyes szovetek aktivitdsa hatassal van a kornyez6
szovetekben rekonstrualt aktivitdskoncentraciéra, igymond atterjed az aktivitas a rekonst-
rukciéban a szomszédos régidkba. Ennek elsédleges oka a képalkotd rendszer korlatozott
felbontasa. A pontos koncentracié helyredllitasa érdekében a jelenséget be kell épiteni a
rekonstrukcids modellbe, majd megfelel6 korrekciot kell alkalmazni. A dolgozat masodik
felében egy hatékony, irdnyitott sziirére épiilé korrekcidos modszert mutatok be.
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Abstract

Dynamic positron emission tomography (PET) is a nuclear medicine imaging technique
that is used to observe biochemical changes in body tissues over time, such as the pro-
gression of a disease or the chemical response to a specific stimulus. Due to constraints on
the time and radiation dose of the examination as well as limited scanner sensitivity, PET
images usually suffer from poor signal-to-noise ratio (SNR). Noise can be suppressed by
incorporating filtering into the reconstruction process through a statistical approach called
the method of sieves. In this work, a fast, edge-preserving smoothing operator, the guided
filter is proposed for PET image denoising. In addition to smoothing, this technique makes
it possible to use additional anatomical information and previous reconstruction results to
improve the contrast of the reconstructed image. After the introduction of the algorithm,
the method is compared with different filters such as the median, the Gaussian and the
bilateral filter in terms of image quality and speed.

Another challenge in PET imaging is caused by the partial volume effect (PVE), the
phenomenon of a tissue’s activity affecting the reconstructed activity concentration of the
surrounding tissues, also called spillover of activity. The main reason for this is the limited
resolution of the imaging system. To restore accurate concentrations, the phenomenon is
incorporated into the reconstruction model, and correction is applied. In the second part
of this work, an efficient, guided-filter-based correction method is proposed and analyzed.
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1. fejezet

Bevezetés

A pozitronemissziés tomografia (PET) napjaink egy meghatarozé orvosi képalkoté tech-
nolégidja. A paciensbe a vizsgdlat elején egy kis mennyiségii radioaktiv nyomjelzé anyagot
fecskendeznek, amely tipikusan az anyagcseréhez nélkiilozhetetlen molekuldakba, példdul
glitkézba vagy oxigénbe fizionalt izotépokbdl all. A nyomjelz6t a vér elszallitja a test
kiillonbo6z6 részeibe, és a fokozott anyagcseréjii szovetekben, mint példdul az agyban, a
szivizomzatban, vagy rosszindulatid tumorokban felhalmozodik, azok aktivitasidval aranyos
mértékben. A képalkotas soran a feladat az érzékelt sugarzas alapjan a nyomjelz6 haromdi-
menzios térbeli eloszlasanak rekonstrualasa. Mivel a PET a sejtek anyagcsere-folyamataira
tamaszkodik, ezért a segitségével szamos betegség, igy mint a tumor, a koszortér-betegség,
az epilepszia, az Alzheimer-kér és a Parkinson-kor még a tényleges anatémiai elvaltozaso-
kat megel6zden kimutathatoak.

1.1. A PET rekonstrukcios folyamat

A nyomjelzoben taldlhat6 izotop a bomlasa soran egy pozitront bocsat ki. A pozitron a
szovetben vandorolva nekititkozik egy elektronnak, aminek sordn a két részecske totdlisan
annihilalédik, kibocsatva egy ellentétes irdnyba haladé y-foton part. A fotonok nagyrésze
egyenes palyan haladva elhagyja a testet, és nekilitkozik a paciens koriil elhelyezkedd
detektorgytiriinek, igy a par két fotonja két szemkozti detektorkristalyt aktival. A PET
gép a fotonbecsapddasok eseményeit gyljti. A rekonstrukcié célja ezen események alapjan
a nyomjelzo térbeli eloszldsdnak meghatarozasa.

A rekonstrukei6 soran a vizsgdlt tértartoményt homogén voxelracsra bontjuk fel. A
rekonstrukcié iterativ lefolyasi, azaz egy kezdeti becslést finomitunk egyre jobban a de-
tektalasok alapjan. Ez a finomitds a mazimum-likelihood expectation-maximization (ML-
EM) [26] statisztikai eljarassal torténik. Minden iterdcié két fazisbol, elérevetitésbél és
visszavetitésbdl all. Elérevetitéskor a detektortaldlatok varhatd szaméat hatarozzuk meg
a nyomjelz6 eloszlasara allitott becslésiink alapjan. Visszavetitéskor pedig ezt az elosz-
lasbecslést korrigdljuk a detektortaldlatok vart és ténylegesen kapott szaméanak aranya
alapjan.

A rekonstrukcidénak két tipusat kiillonboztetjiik meg, a statikust és a dinamikust. Sta-
tikus rekonstrukcié esetén a paciens testének egy adott idépillanatbeli képét vizsgaljuk,
mig dinamikusnél a lezajlé biokémiai folyamatok id6beli lefolyasat szeretnénk nyomon ko-
vetni. El6bbi esetben a mérés teljes idétartamat egy egységként kezeljiik. Utobbinal azt
kisebb id6keretekre bontjuk fel, minden idékeretben kiilon-kiilon, figgetleniil végrehajtva
az elore- és a visszavetitést.

A dinamikus eljaras a nyomjelzé-koncentracié tér-id6 fiiggését rekonstrualja. Ezt a
fiiggést egy K(py,t) kinetikus modellel irjuk le, ahol a térfiiggd tulajdonsdgokat a V



voxelben a kinetikus paraméterek py vektora kodolja el. A kinetikus paraméterek sza-
ma jellemzden Ot és tiz kozott mozog. A modellek a biokémiai folyamatok matematikai
leirasan vagy kompartment-analizisen alapulhatnak. A legfontosabb kinetikus modellek
kozé a spektrdlis [33], a Patlak [22], a Logan [16], valamint az egyszdvetes és a kétszivetes
kompartment-modell [35] tartozik.

Dolgozatomban a spektridlis és a kétszévetes kompartment-modellt hasznaltam. A
kétszovetes kompartment-modell a V' voxel t idépillanatbeli aktivitdsanak leirasara a ko-
vetkezd képletet hasznélja:

2
zy(t) = frCw(t) + (1 — fv) <C’p(t) * Zet a; ea"t> ) (1.1)
=1

ahol fy (fraction of blood) azt adja meg, hogy a V' voxel hanyad része vér (ezt nem ismerjiik
eldre), Cyy (t) a vér altal szallitott teljes nyomjelz6mennyiség a t id6pillanatban, Cp(t) a vér
altal széllitott, szabad (nem mas molekuldkhoz kotott, a szévetekbe bedramlésra alkalmas)
nyomjelzé mennyisége, tovabba ai, aq, as, és ao ismeretlen paraméterek. A kétszovetes
kompartment-modell igy 6t kinetikus paramétert rendel minden voxelhez: fi-t, ai-et, ay-
et, as-t, valamint as-t.

Spektralis modellnél az a; paramétereket rogzitjiik, logaritmikus skéla szerint egyenle-
tesen felvéve 6ket. Kompartmentek nincsenek, a paraméterek szamat a rekonstrukciot meg-
el6z0en a futdsido és a pontossag kézott kompromisszumot kotve hatarozzuk meg. A spekt-
ridlis modell ezaltal a kévetkezd paramétereket rendeli a voxelekhez: fy, aj,as,...,an,.
Méréseim soran Np = 6 paraméterrel dolgoztam.

A dinamikus rekonstrukcié elsédleges kimenete egy-egy paramétervektor minden vo-
xelhez, amelyekbél meghatdarozhatéd az idé—bomlassiiriiség fiiggvény. A V' voxelben beko-
vetkez6 radiaktiv bomlasok varhat6 szama a T' id6keretben, azaz a [tr, t741] idGinterval-
lumban:

N —At
xV’T— y C(pv,t)e dt, (1.2)

T

ahol \ a radiaktiv izotép bomlédsallanddja. A py paramétervektorokat minden iteraciéban
a visszavetitések elvégzése utdn szamoljuk ki tigy, hogy a paraméterek altal meghatérozott
gbrbe és a visszavetitések eredményeként kapott diszkrét adat kozotti eltérés a minimalis
legyen, vagyis tulajdonképpen egy gorbeillesztési probléméat oldunk meg [31].

1.2. Problémafelvetés

A PET képalkotas egyik legnagyobb kihivdsat a zaj eltavolitdsa jelenti. A rossz jel-zaj
viszony a vizsgalat idejére és az alkalmazhatd radioaktiv dézisra vonatkozo korlatozasok,
valamint a berendezés limitalt érzékenységének kovetkeztében 1ép fel. A magas zajszint
megneheziti a PET képek kvantitativ értelmezését, ami kiilonésen akkor okoz problémét,
ha korai fazisu daganatos elvaltozasokat szeretnénk detektalni, amikor a tumor még kicsi.
Az ilyen kis kiterjedésii, de kulcsponti teriiletek eltlinése és a szévetek kozotti élek elmo-
s6dasa hibas diagnézishoz vezet. Ennek kovetkeztében a hatékony zajcsdkkentés kulcsfon-
tossagu szereppel bir.

Noha az ML-EM eljarassal a jelvesztést okozé tényezok modellezhetéek, a rekonstru-
alt kép az iteracidk elorehaladtaval egyre zajosabba valik, mivel a rekonstrukciés probléma
alapvetOen alulhatdarozott. A zaj er6s6dését regularizaciés tag bevezetésével lehet szaba-
lyozni [20], azonban a megfeleld paraméterek meghatirozasa kihivast jelent, mivel ezek
optimalis értékei nagyban fliggenek a konkrét mérési adatoktol és a rekonstrukcié egyéb



tényezo6it6l. Tovabba ha a regularizacids tag nem konvex, a moédositott célfiiggvény opti-
malizdldsa bonyolultta valik [37].

Alternativ megoldasként a zajt korai megallassal vagy sziiréssel is csékkenteni le-
het [20, 15]. A rekonstrukciés algoritmus korai ledllitasa esetén a jel még nem konvergalt
voxelszinten az optimumhoz, igy eléfordulhat, hogy a kép nem lesz elég részletes. Ennek
kovetkeztében a klinikai alkalmazéasban inkdbb a szilirés terjedt el. A sziirést végre lehet
hajtani csak a rekonstrukcié végén, illetve az iteracios séméaba épitve minden iteraciéban is.
Ez ut6bbi eljaras szitdk mddszereként ismert [27, 30]. Célja az ML-EM optimalizacié ered-
ményének az elfogadhaté megoldasok halmazén beliil tartdasa. Azaltal, hogy a visszavetités
kimenetén szlirést hajtunk végre, az aktivitaskép aktualis becslését minden iteraciéban az
elfogadhaté megoldasok alterébe vetitjuk.

A leggyakrabban alkalmazott sziir§ az egyszeriiségének koszonhetéen a Gauss-szlird.
A Gauss-szliré azonban nemcsak a zajt, hanem az éleket, kontirokat is elmossa, amivel
fontos klinikai informéciék veszhetnek el. Jobb alternativat nyujthatnak helyette az éltartd
simité szlir6k, mint példdul a bilaterdlis sziir6 [32, 21].

1.3. Megoldasi javaslat

Ezen dolgozatban egy gyors éltarté simité operatort, az irdnyitott szlir6t [11] javaslom
PET képek zajcsokkentésére, aminek segitségével a simitason feliil lehetévé valik CT vagy
MRI felvételbol szdrmazd anatémiai informacidk és korabbi rekonstrukciés eredmények fel-
hasznaldsa a szovethatarok éleinek kiemelésére. Az algoritmus ismertetése utdn a méodszert
Osszehasonlitom a medidn szlirével, a Gauss-sziirével és a bilateralis szilir6vel a rekonst-
rudlt kép minésége, valamint a futdsidé szempontjabol. Azt is vizsgdlom, hogy milyen
kiilonbséggel jar, ha a szilirést a szitdk mddszerének megfeleléen minden iterdcioban el-
végezziik, vagy ha csak az utolsé iteracié utan, kozvetleniil a kimenet el6allitdsa el6tt. A
dolgozat masodik felében pedig egy tovabbi, a rekonstrukciét megnehezito jelenséget, a
parcialistérfogat-hatdst mutatom be, és javaslok ra egy irdnyitott szlirésen alapuld, haté-
kony korrekciés technikat.

1.4. GPU-gyorsitas

A tomograf rekonstrukcié hatalmas szamitasigénye miatt az eljarast a grafikus feldolgozo-
egység (Graphics Processing Unit, GPU) segitségével szoktak gyorsitani [6, 34, 10]. Ennek
megfeleléen a sziiréseket az NVIDIA altal altal 1étrehozott CUDA platformon [5] valésitot-
tam meg, ily médon kihasznalva a GPU masszivan parhuzamos architektarajat a sziirések
gyorsitasara.

A CUDA memoériamodelljében taldlhat6 egy memériatipus, ami kifejezetten jol illesz-
kedik a sziirés végrehajtasa soran fellépd, térbeli lokalitast kévetd memoriaolvasisokhoz,
ez a textiramemdria. A voxeltdmbot a textiramemoridban tarolva annak specidlis gyorsi-
tétara, valamint a beépitett trilineadris interpoldtor egységei kihasznalhatdéak a memoria-
forgalom csokkentésére.






2. fejezet

Az iranyitott sziirés

A képek zajszilirése, a kiilonb6zo zajeltavolité algoritmusok kidolgozasa a képfeldolgozés és
a szamitogépes latas teriiletén napjainkban is nagyon aktiv kutatasi téma. A kézelmuiltban
egy 1j, éltarto szlirési eljards, az irdnyitott sziirés jelent meg [11], amely egy irdnyité kép
tartalmanak figyelembevételével éllitja el6 a kimenetet.

Az irdnyitott sziirés alapvet6 feltételezése, hogy a GG irdnyitd kép és a () kimeneti kép
kozott lokalis linedris kapcesolat all fenn. Az iranyité kép lehet maga a bemenet vagy mas,
struktiardjiban ahhoz hasonld kép. Feltételezve, hogy @ a G lineéris transzformacidjaként
all el6 a k voxel kozépponti wy, ablakban:

Qi = arGi + by, Vi€ wy, (2.1)

ahol ay, és by linearis egyiitthatok, amelyek az wy ablakon beliil konstansok. Ez a lokalis
linearis modell biztositja, hogy a kimeneten csak ott lehet él, ahol az iranyit6é képen is él
van, mivel V@ = a VG.

A P bemenet és a (Q kimenet kozti kapcsolatot egy hagyomanyos zajmodellel irjuk le:

Qi = P —n;, (2:2)

ahol n; a nemkivant zaj az 7 voxelben. (); értékét ugy szeretnénk meghatarozni, hogy a
bemenettdl vald eltérés, vagyis az n; zajkomponens a lehet6 legkisebb legyen, mikozben
a 2.1 egyenlet linearis modelljét fenntartjuk. Pontosabban a kovetkezo koltségfiiggvényt
minimalizaljuk az wy ablakban:

E(ag,br) = Z ((arG; + by, — Pz)Z + ea%), (2.3)

€Wy

ahol az e egy regularizaciés paraméter a nagy aj értékek biintetéséhez.
A fenti koltségfiiggvény a linedris ridge regressziés modell [12]. Minimumbhelye a ko-
vetkez6képpen szamolhato ki:

B ﬁ Yicw, GiPi — pi Py

ag 5
o+ €

: (2.4)

bk = Pk — AUk, (2.5)

ahol pii és o2 a G irdnyité kép 4tlaga és variancidja az wy, ablakban, |w| a voxelek szama

az wy, ablakban, és P, = ﬁ >icw, Pis vagyis a P bemeneti kép atlaga az wy ablakban.
Az (ay, by) linedris egytitthatok értékeinek birtokaban @; a 2.1 egyenlet alapjan meg-

hatarozhaté. Azonban Q;-t minden, az ¢ voxelt tartalmazé wy ablakban kiszamoljuk, ahol



az egyes ablakoknal kapott szamértékek nem feltétleniil egyeznek meg. Egyetlen kozos Q;
érték meghatarozasara egy egyszeru stratégia az Osszes lehetséges (); érték atlagolasa. Te-
hét miutdn kiszdmoltuk az (ag,by) egytitthatékat a kép Osszes wy, ablakdra, a kimenet az
aldbbi médon 4ll elé:

Qi= 71— Z (arGi + by). (2.6)

’w‘ k‘iewk

Kihasznalva, hogy a dobozablak szimmetridja miatt >y ic., @k = > pew, Gk, az egyen-
let a kovetkezOképpen irhaté at:

Qi = a;Gi + b, (2.7)

ahol @; = ﬁ > kew,; @k 68 by = |71\ > kew; bk az i voxelt tartalmazé ablakok egyiitthatéinak
atlaga.
A 2.7 egyenletben tett moédositas kovetkeztében V@ t6bbé nem skalazodik VG-vel,

mivel az (a;, b;) lineéris egyiitthatok tertiletileg valtozéak. Azonban mivel (a;, b;) egy atlag-
szir6 kimeneteként allnak el6, a gradienseik er6s élek kozelében varhatdéan jéval kisebbek
G gradiensénél, igy ilyenkor V@Q =~ @ VG tovabbra is fenndll, kévetkezésképpen G hirtelen
intenzitasbeli valtozasai nagyrészt megorzédnek @-ban.

c s 2



3. fejezet

Zajcsokkentés iranyitott sziiréssel

Az irdnyitott sziir6 egyszeriien adaptdalhaté PET rekonstrukciéhoz. Csupan annyi médo-
sitas sziikséges, hogy a bemenet, a kimenet és az iranyit6 is 2D kép helyett egy-egy 3D
voxeltomb legyen. A kulcskérdés az, hogy mit valasszunk iranyitonak, hogy a szévethatdrok
a leheto legélesebbek maradjanak, a zaj megfelel6 elnyomasa mellett.

3.1. Az iranyité6 megvalasztasa

Az irdnyité megvalasztdsa kulcsfontossagu szereppel bir, mivel a kimeneti kép lokélis szin-
ten az irdnyité linearis transzformaltjaként all el6. Az alkalmazhaté iranyitok a rekonstruk-
cio6 tipusatdl is fliiggenek, vagyis hogy statikus vagy dinamikus rekonstrukcioval dolgozunk.

3.1.1. Iranyiték statikus rekonstrukciéhoz
3.1.1.1. Bemenet

A legegyszeriibb esetben az irdanyité6 megegyezik a bemenettel, azaz G = P. Ekkor a 2.4
és a 2.5 egyenletek alapjan a, = o2 /(07 +¢), illetve by = (1 — ax)uy. Nyilvanvald, hogy ha
e = 0, akkor ar = 1 és by = 0, aminek kévetkeztében @ = 1- P 4 0, tehat a kimenet meg
fog egyezni a bemenettel. Amennyiben € > 0, két esetet kiillonboztethetiink meg:

1. Nagy varidcidji teriilet. P az ablakban sokat valtozik (o7 > €), {gy ax ~ 1, by ~ 0.

2. Lapos terilet. P az ablakban kozel konstans (a,% <€), igy ap = 0, by = py.

Miutén az ay, és by, egyiitthatok atlagolasaval kiszamoljuk az @; és b; egyiitthatokat, azt
kapjuk, hogy amennyiben a voxel egy nagy variacioju teriilet kbzepén van, akkor az értéke
valtozatlan marad (a ~ 1,b ~ 0,Q ~ P). Ha viszont egy lapos teriilet kdzepén helyezkedik
el, akkor az értéke a szomszédos voxelek értékeinek dtlaga lesz (a = 0,0 ~ u,Q =~ n).
Tehat a sziirés megorzi az éleket, mikdzben a bels6 teriileteket elmossa. Azt pedig, hogy
mi szamit élnek és mi belsé teriiletnek, az € paraméter hatarozza meg.

3.1.1.2. Feljavitott bemenet

A bemenetet irdnyitéként hasznélva problémét jelent, hogy ha a bemenet nagyon zajos,
akkor a zaj nagyfrekvencidas komponensei is megjelennek a kimeneten. Ennek megolda-
sara a bemeneti kép el6feldolgozasat javaslom, amely feljavitott kép az irdnyitott sziirés
irdnyitéjaként szolgalhat.

Az eléfeldolgozassal a cél a valédi élek kiemelése és a nagyfrekvencids zajkomponensek
eltiintetése, ami egy alulatereszto szilird, illetve egy high-boost sziir6 egymasutani alkalma-
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3.1. tablazat. Iranyitok statikus rekonstrukciéhoz és a felhasznalasukkal eldallitott ki-
meneti kép humén fantomon



3.1. abra. Hight-boost filtering egydimenziéban. Az f jelhez a sajat
és a Gauss-elmosott valtozatanak kiillonbségét hozzaadva kiemelhetd
az intenzitdsdtmenet.

zasaval érhetd el. Az aldbbiakban a javasolt el6feldolgozasi modszert egydimenzios jeleken
szemléltetem.

Vegyiink egy folytonos f(x) jelet egy intenzitdsdtmenete kornyékén (3.1. dbra). Ha f-
en Gauss-elmosast hajtunk végre, akkor az d&tmenet laposabba valik, mig a jel az d&tmenet
elotti, illetve utani tartomanyban, ahol megkdzelitéleg konstans értékeket vesz fel, valto-
zatlan marad. Ha f-hez hozzdadjuk a sajat és a Gauss-elmosott valtozatanak kiilonbségét,
akkor az dtmenet meredekebbé és erésebbé valik. A kiemelés mértékének szabalyozasahoz
egy A paramétert bevezetve a médositott f jel a kivetkezd (3.1. dbra):

A

f(x) = f(z) + A(f(2) = G(f(2))), (3.1)

ahol G a Gauss-elmosés operatora. Tovabbi javitdst érhetiink el, ha a varhatéan zajos f
bemeneti jelet a szamitasok el6tt elmossuk:

f(@) = G(f(2)) + MG(f(2)) — G(G(f())))- (3.2)

A jelen tehat zajcsokkentés céljabdél Gauss-sziirést alkalmaztunk, majd egy tovabbi
Gauss-sziiréssel és a kettd kozotti kiilonbség felhasznalasdval megerdsitettitk az intenzitas-
valtozasokat. Az altalam javasolt megoldas iranyitonak az ily médon feljavitott bemenetet
hasznélja, mig magat a sziirést az eredeti képen hajtja végre.

3.1.1.3. Anatémiai felvétel

Az irdnyitott sziirés egyik legnagyobb elénye, hogy segitségével lehetévé valik anatémiai
informéciok felhasznaldsa a rekonstrukciéban, ugyanis az irdnyité szarmazhat egy ma-
sik képalkoté eljaras, példaul CT (komputertomografia) vagy MRI (magneses rezonancia
képalkotas) felvételébél.

Napjainkban egyre inkdbb elterjednek a kombinalt PET/CT, illetve PET/MRI ké-
sziilékek, amelyek két mérést hajtanak végre a paciensen egyidejiileg: egy CT, illetve MRI
felvételt a szovethatarok megallapitdsdhoz, valamint a PET rekonstrukciét. Ennek elénye
egyrészt az, hogy a két felvétel egyiittes vizsgalatdaval az orvos szaméara konnyebb a diagné-
zis feldllitasa, masrészt az anatémiai informaciok mar magaban a PET rekonstrukciéban
is felhasznalhatdak a kiilonboz6 fizikai hatdsok pontosabb szimuldlasara [14].

Az anatomiai felvétel birtokdban a PET kép a szovethatarok figyelembevételével sziir-
heté. MRI felvétel felhasznalasat az iranyitott sziiréshez Yan és tarsai [36] javasoltak. A
modszer hasonléan miikodik CT felvétellel, illetve ezek szegmentalt valtozataival is.



3.1.1.4. Anatémiai felvétel altal iranyitott bemenet

Az anatémiai felvételt iranyitoként haszndlni abbdl a szempontbdl nem helytélld, hogy a
kiilénb6z6 képalkotd eljarasok mast mérnek, mas informéaciét hordoz a készitett kép. A CT
felvételeken a szdvetek rontgensugarelnyelé-képessége latszik, ami siirti szévetek, példaul
csont esetén a legnagyobb. Az MRI felvételek pedig a szévetek protonstiriiségét abrazoljak.
A PET rekonstrukciéban radioaktivitdst rekonstrudlunk, ami sem a rontgensugérelnyeld-
képességgel, sem a protonsiiriiséggel nincs kapcsolatban. Bar a CT és az MRI kép a sz6-
vethatarokrdl informéciét szolgaltat, az egyes szovetek intenzitasértékei akkor lennének
helyesek, ha azok az adott szévet radioaktivitdasaval lennének aranyosak. Példaul CT felvé-
teleken a siirii csont fehéren (nagy intenzitassal) latszik, mig a kisebb rontgensugarelnyels-
képességli vér sziirkés szint (kisebb intenzitdst) kap. A sugarzast vizsgalva azonban ennek
éppen forditva kéne torténnie, hiszen a radioaktiv nyomjelzot szallité vér jobban fog su-
garozni, mint a nyomjelz6t egyaltaldn nem tartalmazoé csontszévet.

Az eltérés korrigdlasara egy olyan iranyité megalkotdsat javaslom, amely a bemeneti
aktivitdsképnek az anatémiai felvétel dltal irdnyitott bilateralis sziirésével [4] all el6:

i, Pi - g(lli — E[]) - g(A; — Ag)
Dicw, 9(lE —Kl) - g(Ai — Ag)

ahol P a bemeneti kép, A az anatémiai felvétel, G a javasolt irdnyitd, k az éppen sziirt
voxel, wy, a k voxel kézépponti ablak, g a Gauss-fiiggvény, |7 — k|| pedig az i és a k voxel
euklideszi tévolsdga. A kapott irdnyité hordozza az informdciét az anatémiai szévethata-
rokrol, tovabba a szovetek intenzitdsaranyait tekintve is helyes.

G =

(3.3)

3.1.1.5. Kétcsatornas

Az irdnyitott szlird kiterjesztheté tObbcesatornds irdnyitéra. Példdul ha az irdnyité egy
RGB kép, a kimenet el6allitasaban mindhdrom szincsatornat fel lehet hasznélni [11].
n-csatornas iranyito esetén a 2.1 egyenlettel leirt linearis modell a kovetkezdképpen
modosul:
Qi =alG;+ b, Viecuw, (3.4)

ahol G; és a n x 1l-es vektorok, ¢; és by skalar értékek.
Az irdnyitott szlir6 n-csatornas irdnyité mellett:

1

ap = (g + )7 o] > GiPi — Py, (3.5)
1EWg

by = Py — aj, ju, (3.6)

Qi =a] G; + b, (3.7)

ahol 3 a G irdnyitd n x n-es kovarianciamatrixa és I az n X n-es egységmatrix.

Statikus PET rekonstrukciéhoz egy kétcsatornas iranyitdt javaslok, amelynek az egyik
csatorndja a bemeneti kép feljavitott valtozata (3.1.1.2. fejezet), a mésik csatornija pedig
az anatomiai felvétel dltal irdnyitott bemenet (3.1.1.4. fejezet). A két irdnyitét egyiittesen
hasznélva olyan tobbletinformaciot adunk a szitiréshez, amely kiilon-kiilon, csak az egyik
irdnyitét hasznalva nem allna rendelkezésre.
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3.1.2. Iranyiték dinamikus rekonstrukciéhoz

Dinamikus rekonstrukciéndal egy elére rogzitett K (py,t) kinetikus modellnek az egyes vo-
xelekhez tartozé py paramétervektorait allitjuk el6. Miutan minden id6keretre elvégeztiik
az ellre- és a visszavetitést, a paramétereket a visszavetitések eredményeként kapott akti-
vitasértékekhez illesztjiik.

Az eljaras soran lehetéséglink van eldonteni, hogy az iterdcié melyik lépése utan hajt-
juk végre a szlirést. Egyrészt sziirhetjiik, a korabbiakhoz hasonlbéan, a visszavetités ered-
ményeként kapott, fotonbecsapddas-szamokat tartalmazd voxeltémbot. Ekkor a szlirést
minden idékeretben elvégezziik. Masrészt donthetiink gy, hogy majd csak a paraméteril-
lesztés utdn, az egyes kinetikus paraméterekbdl allé voxeltomboket sziirjiik. A tovabbiak-
ban az el6bbi megoldasra aktivitdsszirésként, az utébbira pedig parametrikus sziurésként
hivatkozok. A két modszer kozott csupan az adatok jelentéstartalmaban van kiilonbség, a
sziirés tényleges megvaldsitasa egyezik.

Barmelyik megoldast is valasztjuk, a statikus rekonstrukcidéhoz leirt irdnyitétipusok
(3.1.1. fejezet) itt is alkalmazhatéak. Dinamikus rekonstrukeci6 esetén azonban kihasznal-
hatd, hogy a mérés egyes idokereteiben ugyanazt az objektumot rekonstrudljuk. Feltéve,
hogy az objektum nem mozdul el a vizsgalat alatt, csupan a nyomjelz6 térbeli eloszlasa
valtozik az id6vel, a szovethataroknak ugyanott kell lenniiik minden id6keret aktivitaské-
pen.

Dinamikus rekonstrukciénal, a 3.1.1. fejezetben lefrtakon feliil alkalmazhaté iranyitok:

3.1.2.1. Statikus rekonstrukcié képe

Lu és tarsai [17] egy, az Osszes id6keret aktivitasképének osszegeként elallé kompozit
képet javasoltak irdnyiténak. Minden idGkeret aktivitdsképét az igy létrejové kompozit
iranyit6val szilirték. Eszrevehetd, hogy az egyes id6keretek aktivitasképeinek osszeaddsaval
kapott kép lényegében az, amit statikus rekonstrukcié esetén kaptunk volna, vagyis ha
nem osztjuk fel a mérés idétartamat kisebb idOszeletekre.

Az irdnyitétipus akkor is alkalmazhatd, ha nem az aktivitast, hanem a kinetikus
paramétereket szirjiikk. Az iranyité ilyenkor is az idOkeretek aktivitasképeinek 6sszegeként
all el6, viszont a szilirést az egyes paraméterképeken hajtjuk végre.

3.1.2.2. Idokeretek csoportositasa

Ha az 6sszes idokeret aktivitasképeinek 0sszegét haszndljuk irdnyiténak, akkor elvész az az
informacid, hogy az egyes szévetekben mikor volt tapasztalhat6 az aktivitas. El6fordulhat,
hogy két szomszédos régid koziil az egyikben a mérés els6 felében, a masikban a masodik
felében volt nagy aktivitds. Ekkor az aktivitasokat a teljes mérési idére Osszeadva a két
régiéban kozel azonos aktivitasérték johet ki, igy eltlinik a hatar a kett6 kozott, a kompozit
képen nem lehet elvalasztani a két régiét egymastol.

A 3.1.1.5. fejezetben bemutattam, hogy az irdnyitott sziiré kiterjeszthetd tobbcesator-
nés irdnyitéra. Ennek ismeretében az idékeretek csoportositasat, és az egyes csoportokhoz
tartozo aktivitasképek Osszegeibdl egy tobbcesatornas irdnyitod létrehozasat javaslom. Ha-
rom csoport esetén példdul az iranyité elsé csatornidja a mérés idétartamanak els6 harma-
dédhoz, a masodik csatornaja a kozépsé harmadahoz, mig a harmadik csatornaja a mérés
utols6 harmadahoz tartozé aktivitasképek Osszege.

Lehetséges lenne, hogy minden idOkeret aktivitdsképe, csoportositas nélkiil, az iranyi-
té egy-egy csatorndja legyen, azonban az aj egyiitthatovektor kiszamitasdhoz sziikség van
egy, a csatorndk szaméanak négyzetével megegyezé méretli matrix invertalasara (3.5 egyen-
let). Mivel a matrixinvertdlds nagy métrixok esetén rendkiviil koltséges miivelet, érdemes
a csatornak szaméat minél alacsonyabban tartani.
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(a) eredeti kép (b) medidn szlirés (c) Gauss-szlirés (d) bilaterdlis sziirés

3.2. dbra. Alternativ sziirok kimenetei human fantomon

3.2. Alternativ sziirok

A kovetkezo fejezetben a dolgozatban vizsgalt szliréalternativakat mutatom be.

3.2.1. Median sziuré6

A medidn szliré alapgondolata, hogy a voxeleken végighaladva minden voxel értékét ki-
cseréljiik a szomszédos voxelek értékeinek medidnjara, vagyis a nagysag szerint rendezett
értékek kozil a kozépsére. A moddszer rendkiviil hatékony soé-bors tipusi véletlen zajok
ellen, de alacsony vagy kozepes szintli Gauss-zajokat is eredményesen eltiintet. A medidn
szliréssel azonban megvaltozik a voxelek Gsszaktivitasa, hiszen nem elmossuk a kiugré ér-
tékeket, hanem lecseréljiik azokat. Ez a jelenség fokozottan erés hatéssal bir, ha a sziirést
minden iterdciéban elvégezziik. A kapott kép aktivitashelyességének érdekében a median
szlr6t nem alkalmazzuk a szitdk modszerével.

3.2.2. Gauss-szilr6

A Gauss-szlir§ az egyes voxelértékeket a szomszédos voxelek értékeinek Gauss-fiiggvénnyel
stulyozott atlagara cseréli le, azaz egy Gauss-eloszlasu silyokat tartalmazo sziiré kernellel
konvolval. A Gauss-fuggvény a kdvetkezéképpen néz ki:

- e 202 . (38)

A szlirés miivelete:

Yicw, Fi - g(li — K[])
Yicw, 9(li = K[)

ahol P a bemeneti kép, Q) a szlirt kép, k az éppen sziirt voxel, wi a k voxel kdzépponti
ablak, g a Gauss-fiiggvény, ||i — k|| pedig az i és a k voxel euklideszi tavolsaga.

Az atlagolas kovetkeztében a nagyfrekvencids komponensek eltiinnek, azonban a szii-
rés az éleket is elmossa. Ennélfogva a Gauss-sziirés ablakszélességének megvalasztésakor a
jel-zaj viszony javitasa és a térbeli felbontas csékkenése kozott kotiink kompromisszumot.

Qr =

(3.9)

3.2.3. Bilateralis szlr6

A bilateralis sziiré [32] egy éltartd simit6 operdtor. Miitkodése hasonlé a Gauss-sziir6éhez:
az egyes voxelértékeket a szomszédos voxelek értékeinek stlyozott atlagara cseréli le. A
sulyozas itt is alapulhat a Gauss-eloszlason, azonban a stilyok nemcsak a voxelek egymastol
vett euklideszi tavolsagatol fiiggenek, hanem az aktivitasértékeik kozotti kiillonbségtdl is.
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A sziirés miivelete:

Yicw, Pi-g(li — k) - g(Pi — Fy)
Yicuw, 9(li =Kl - g(P; — Pe)
ahol P a bemeneti kép, Q) a szlirt kép, k az éppen sziirt voxel, wi a k voxel kozépponti

ablak, g a Gauss-fiiggvény, ||i — k|| pedig az i és a k voxel euklideszi tavolsaga.
A bilateralis sziir§ meg0rzi az éleket, azonban képhibakat okozhat:

Qr =

(3.10)

o Lépcsizetes hatés: intenzitasi sikok kialakuldsa [3],
e Gradiensmegforditas: hamis élek létrehozasa a képen [11].

A sziir6nek léteznek tovabbfejlesztett valtozatai, amelyek ezeket a problémakat hi-
vatottak megoldani [3, 24], azonban minden megoldasnak megvannak a maga korlatai. A
dolgozatban javasolt irdanyitott sziir6 egy hatékony alternativat jelent a bilateralis sz{irére,
a fent emlitett képhibdk megjelenése nélkiil [11].

3.3. Eredmények statikus rekonstrukcié esetén
A kovetkezo sziiréket vizsgaltam statikus rekonstrukcional:

e median szlird (3.2.1. fejezet),

o Gauss-sziir6 (3.2.2. fejezet),

bilateralis sziiré (3.2.3. fejezet),

BISZ: bemenettel iranyitott sziiré (3.1.1.1. fejezet),

FBISZ: feljavitott bemenettel irdnyitott sziir6 (3.1.1.2. fejezet),

AFISZ: anatomiai felvétellel irdnyitott sziiré (3.1.1.3. fejezet),

AFIBISZ: anatémiai felvétel altal irdnyitott bemenettel iranyitott sziir6 (3.1.1.4 fej.),
o KISZ: kétcsatornds irdnyitott sziiré (3.1.1.5. fejezet).

A sziir6k hatdsanak numerikus kiértékelését a NEMA NU 4-2008 szabvanyd preklini-
kai fantomon [9] végeztem (3.3. abra). Az 50 mm hosszt és 30 mm atméréji fantom egy
kis ragesald testét szimuldlja. A fantom részei:

1. A {6 fantomtest, amely egy 30 mm &tmérdji és 30 mm hosszi hengeres kamrabdl,
valamint 6t, rendre 1, 2, 3, 4, illetve 5 mm atméréji, 20 mm hossza radbdl all. A
teljes térfogat radioaktiv nyomjelz6vel van toltve.

kamrat fog kozre, amelyek koziil az egyik vizzel, a masik pedig leveg6vel van toltve.
A kamrdk 15 mm hossziak és belilrél 8 mm, kivilrél 10 mm atméréjtiek.

3. Egy maésik fedél a fantom ellentétes végén.

A fantommal 3.7 MBq radioaktivitas volt szimulalva 600 mésodpercen keresztiil, bom-
las nélkiil. A rekonstrualt tértartomany 200 x 200 x 287 voxelre lett felosztva.
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(a) Axialis (b) Koronalis (c) Szagittélis

3.3. Abra. A NEMA NU 4-2008 fantom kiilonb6z6 tengelymetszetei

3.3.1. z tengely profilok

A sziirék karakterisztikai jol szemléltethet6ek a szilirés kimeneteként el6allé 3D aktivitas-
kép z tengely profiljaval. Ennek el6allitdsahoz a képnek a z tengellyel parhuzamos met-
szeteit vessziik, és minden képmetszeten kiszamoljuk a voxelaktivitasok atlagat, majd a
kapott értékeket a z koordinata fiiggvényében abrazoljuk. A z tengely profilon j6l megfi-
gyelhet6, hogy a szlirés hogyan viselkedik az élek kozelében, elmossa-e vagy éppen felerdsiti
azokat, illetve hogy a belso teriiletek aktivitdsat mennyire simitja el.

A kimeneti képeket és a z tengely profilokat a fliggelék F.1. fejezete tartalmazza. A
profilok koziil a medidn szlir6é, a bilaterdlis szlir6é, valamint az anatémiai felvétellel, illet-
ve az anatomiai felvétel altal irdnyitott bemenettel iranyitott sztiréké all a legkdzelebb a
referencia profilhoz. Ezek a sziir6k a belsé teriiletek aktivitasanak hatasos elsimitasa mel-
lett az éleket is megorizték. A Gauss-sziir6é rendkiviili mértékben elmosta az éleket, nagyon
homalyos kimeneti kép &llt el6 ugyanakkora kernelablaksugar mellett, mint a t&bbi szii-
rénél. A bemenettel iranyitott szliré ezzel szemben szinte egyaltaldn nem eredményezett
valtozast a szliretlen képhez képest. A feljavitott bemenetet, illetve a kétcsatornds ira-
nyitét hasznald sziir6k hatékonyan elsimitottak a belsd teriiletek aktivitasat, viszont az
élek kornyékén egy kis mértéki oszcillaciét okoztak. Ez az élek nagyfoku felerGsitésének a
kdvetkezménye.

3.3.2. Visszanyerési egyiitthatok

A képminéséget a NEMA NU 4-2008 fantomon azzal jellemezziik, hogy az egyes rudakat,
kiilonosképpen a legvékonyabb, 1 mm atmérdji rudat mennyire jol sikeriil rekonstrualni.
Ez az Ggynevezett visszanyerési egyiitthatdékkal (recovery coefficient, RC) irhaté le, amely
minden ridnél a rekonstrudlt és a valés aktivitaskoncentracié hanyadosaként all el6. Pontos
kiszamitasi médja a kovetkezd. A vizsgdlt rad kozépsd, 10 mm hosszi szakaszat tartalma-
z6 képszeleteket atlagoljuk, igy egyetlen, kevésbé zajos képszeletet kapunk. Ezen a képen
a rud koriili, kor alaku teriiletet vizsgéaljuk, melynek atmérGje a rud fizikai atméréjének a
kétszerese. Ezen a teriileten meghatarozzuk a legnagyobb aktivitast. A legnagyobb akti-
vitds helyéhez tartozo keresztiranyu pixelkoordinatak rogzitésével vonalprofilt készitiink a
radrél axidlis irdnyban. A profil mentén végighaladva a pixelértékeket dtlagoljuk, ez lesz
a radban rekonstrualt aktivitaskoncentracié. Valos aktivitaskoncentracionak a f6 fantom-
potencialis hiba miatt ennek kiszamitasdhoz a régiénak csak a bels6, 22,5 cm atmérdji és
10 mm hosszi hengeres tartomanyat vessziik figyelembe.) A visszanyerési egytitthaté (RC
érték) e két dtlagos aktivitasérték hanyadosa, amely azt adja meg, hogy a valds aktivitds-
koncentracionak hanyadrészét sikeriilt rekonstrualni a ridban. A visszanyerési egyiitthatot
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minden ridndl ki lehet szadmolni, de mivel a legnehezebb a legvékonyabb, 1 mm atméréji
rudat rekonstrualni, ezért a tovibbiakban csak az ehhez tartozé RC értéket vizsgalom.

Altaldnossdgban megfigyelhetd, hogy minél ersebb egy elmosés, annal kevésbé ki-
vehetOek az eléalld képen a finom részletek. Ebbdl kifolydlag az varhatd, hogy az 1 mm
atmérdju rad visszanyerési egyiitthatoja az elmosds erdsségének novekedésével csokken.
Az elmosas erdsségét azzal jellemezhetjiik, hogy az uniform régiéban mekkora az aktivi-
tasértékek szérasa. Minél kisebb a széras, annal erésebb volt a szliré hatéasa. A szoras
szazalékos formaban is megadhatd, amennyiben a kiszdmitasat kovetden elosztjuk az at-
lagos aktivitassal, majd felszorozzuk szazzal. Egy szlir6t akkor neveziink jonak, ha az
elmosés erosségének novelésével a visszanyerési egyiitthaté nem csokken szamottevéen.

A 3.4a és a 3.4b abrak mutatjik, hogy a vizsgalt szlir6knél hogyan alakul az 1 mm
atmérdju rad visszanyerési egylitthatéja az elmosds erGsségének, vagyis az uniform régié
szorasanak fiiggvényében. (Kilonbozé erésségli elmoséast a sziirGparaméterek, példaul a
kernelablak sugaranak valtoztatdsaval értem el.) Az elébbi abranél a sziirés minden itera-
ciéban, az utébbindl csak az utolsé iteraciéban keriilt végrehajtasra.

Lathato, hogy a Gauss-sziir6nél a visszanyerési egyiitthaté az elmosas erGsségének
novelésével jelentésen csokkent. A Gauss-szlir§ az éleket is elmossa, igy az olyan kis ki-
terjedésii objektumok, mint az 1 mm atmérdéji rad, a szlirés soran felismerhetetlenné
valhatnak.

A bilaterdlis szlir6nek kis elmosas mellett rosszabb visszadllité képessége volt, mint a
Gauss-sziir6nek, azonban az éltarté tulajdonsdga miatt a visszanyerési egytitthat6 kisebb
iitemben csokkent az elmosas erGsségének névelésével.

A medidn sziir6 az Osszes vizsgalt sziir6 kozil a legrosszabb RC értékeket eredmé-
nyezte. Ennek az az oka, hogy a PET mérések soran Poisson-zaj keriil a képre, aminek
eltiintetésében a median szliré kevésbé hatékony, mint a sé-bors tipusa zajokéban.

Irdnyitott szlirével rendkivil jé visszanyerési egylitthatd érhetd el. A kiillonbozd
irdnyitottszliré-tipusok koziil a bemenettel iranyitott adta a legalacsonyabb RC értékeket,
azonban még ez is 1ényegesen magasabb volt, mint a medidn, a Gauss-, illetve a bilaterdlis
szlrék esetén.

Nem mutatkozott szamottevd kiilonbség akozott, hogy az anatémiai felvételt, vagy
az anatémiai felvétel 4ltal irdnyitott bemeneti képet hasznaltuk irdnyiténak. Atlagosan
0,002-del volt magasabb az utébbinal kapott RC érték, ugyanazon paraméterezés mellett.
(Figyeljik meg tovabba azt is, hogy e két irdnyitét alkalmazva még 1 sugari sziirékernel-
ablak mellett is jelentds volt az elmosas eréssége.)

A bemeneti kép feljavitott valtozatat haszndlva iranyiténak rendkiviil j6 eredményeket
kapunk. Egészen kis mértékli elmosas mellett nemhogy ront, hanem javit a rid lathatésa-
gan; 0,243-es RC értéket eredményezett, mig szlir6k nélkil az RC csak 0,235. Az elmosés
er0sségét novelve ez az érték csokken, de kisebb mértékben, mint a median, a Gauss-, a
bilateralis vagy az eredeti bemeneti képpel irdnyitott szlirével kapottak.

Kétcsatornas iranyitéval még ennél is jobb visszanyerési egytitthatot ériink el hiszen
az a feljavitott bemeneti képen feliil az anatéomiai felvétel altal nytjtott informacidkat is
felhasznalja a sziiréshez. Kis elmosassal 0,244-es RC allt el6, ami a kapott RC értékek
kozil a legmagasabb volt. A kétcsatornds irdnyitott sziiré az elmosés erésségének novelése
mellett is végig jobb visszanyerési egyiitthatét ad a tébbi szliironél.
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(b) Csak az utolsé iteraciéban végrehajtva a szilirést

3.4. dbra. Az egyes szilir6knek az 1 mm atmér6jli radhoz tartozd visszanyerési egyiittha-
t6i az uniform régié szorasanak fiiggvényében. Roviditések: BISZ — bemenettel, FBISZ —
feljavitott bemenettel, AFISZ — anatémiai felvétellel, AFIBISZ — anatomiai felvétel altal
iranyitott bemenettel, KISZ — kétcsatornas iranyitoval iranyitott sziiro.

1A median sz(ir6t nem alkalmazzuk minden iterdciéba beépitve, mivel nem tartja meg a voxelek Sssz-
aktivitdsat (3.2.1. fejezet).
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3.3.3. Futasido

A PET rekonstrukeié egy rendkiviil komplex és nagy szamitasigényi folyamat, emiatt min-
den részmiiveletére erds futdasidébeli korlatozasok vonatkoznak. Ebbdl adéddan a szlirdk
Osszehasonlitasakor fontos szempont a sebesség. A 3.2 tablazat foglalja 6ssze, hogy kiilon-
bo6z6 kernelablakméretek mellett melyik sziirésnek mennyi a futésideje a 200 x 200 x 287
voxelbdl all6 NEMA NU 4-2008 fantomon. A mérések egy NVIDIA TITAN V grafikus
kartyan [2] késziiltek.

r median Gauss bilateralis BISZ FBISZ AFISZ AFIBISZ KISZ
1 0,0410 0,0089 0,3535 0,4857 0,6030  0,5097 0,6584 1,2466
2 1,0632 0,0090 0,3533 0,4865 0,6048  0,5091 0,6580 1,2488
3 9,2433 0,0092 0,3542 0,4867 0,6034  0,5093 0,6582 1,2464
4 44,4551  0,0094 0,3596 0,4880 0,6041  0,5095 0,6581 1,2462
5 178,0231  0,0096 0,3754 0,4867 0,6034  0,5092 0,6585 1,2468
6  478,2444  0,0098 0,4003 0,4866  0,6052  0,5100 0,6581 1,2465
7 1116,0873 0,0101 0,4322 0,4861 0,6038  0,5095 0,6587 1,2462
8 2308,0518 0,0103 0,4767 0,4859 0,6055  0,5098 0,6582 1,2473
9 4412,3638 0,0105 0,5293 0,4860 0,6044  0,5095 0,6581 1,2517
10 7911,3560 0,0107 0,5968 0,4868 0,6031  0,5097 0,6580 1,2454

3.2. tablazat. Sziirések végrehajtasanak ideje masodpercben a kernelablak sugardnak
fliggvényében, 100 futtatasbdl atlagolva. Az irdnyitott szlirOknél a futdsid6 az irdnyitd
el6allitasat is magaban foglalja. Roviditések: BISZ — bemenettel, FBISZ — feljavitott be-
menettel, AFISZ — anatomiai felvétellel, AFIBISZ — anatomiai felvétel dltal iranyitott
bemenettel, KISZ — kétcsatornas iranyitéval iranyitott szliro.

A median sziirés exponencidlisan novekedd futdsidejét a medidn meghatarozasahoz
sziikséges rendezés okozza, amelyet buborékrendezéssel valdsitottam meg. Megjegyzendo,
hogy a medidn sziirésre mar léteznek konstans idejli algoritmusok is [23, 18].

A Gauss-szilirés rendkiviil gyorsan végrehajthaté a miivelet szeparalhatésiganak ko-
szonhet6en. Hairomdimenzidban a Gauss-fliggvény az egyes tengelyiranyokhoz tartozé, egy-
dimenzi6s Gauss-fiiggvények szorzataként all el6. A miivelet emiatt elvégezhet6 gy, hogy
elészor csak az x tengely mentén szlirlink, majd ennek kimenetét az y tengely mentén,
végiil az igy el6alld képet a z tengely mentén sziirjiik. Ez a megkozelités O(nw?) helyett
mindossze O(3nw) komplexitdsd, ahol w a kernelablak szélessége és n a voxelek szdma.

Az irdnyitott szilirésnek ardnylag magas a futdsideje, viszont fiiggetlen a kernelablak
méretétol. Nagy kernelablak esetén igy kedvez&bb a sebessége a bilateralis sziirésnél.

Az irdnyitott sziir6é tipusainal a feltiintetett futdasidék az iranyité el6allitasat is ma-
gaban foglaljak. A legtobb id6t az anatémiai felvétel dltal irdnyitott bemenet eléallitasa
igényli, aminek sordn kezelni kell a PET rekonstrukcié és a masik képalkoto eljaras eltérd
felbontasat, illetve végre kell hajtani az irdnyitott bilateralis szilirést is minden alkalommal.

A kétcsatornds irdanyitott sziir6 a matrixmiiveletek kévetkeztében magasabb futdsido-
vel rendelkezik az egycsatornas tipusokhoz képest: atlagosan 1,0179 masodperc a szlirés
végrehajtasa az egycsatornas 0,4865 masodpercével ellentétben. Ehhez hozzdadddik a két
irdnyité eléallitasanak ideje is, amely atlagosan 0,2292 mésodpercet vesz igénybe.
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3.3.4. Konkluzié

Megfelel6 iranyito és paraméterezés valasztasaval az irdnyitott szliré rendkiviil hatékonyan
képes elnyomni a zajt a rekonstrudlt aktivitasképen a régidhatarok megérzése mellett. A
legjobb eredményt a kétcsatornds irdnyitott sziiré adja, amely felhasznilja az anatémiai
felvétel és a bemeneti kép feljavitott valtozata altal nytjtott informéacidkat a sziliréshez.
Nagyobb szamitasigénye azonban magasabb futdsidohoz vezet, ami nem szerencsés, ha
a szlrést minden iteraciéban végrehajtjuk. Ilyenkor érdemes egycsatornds iranyitot, pél-
daul a feljavitott vagy az anatémiai felvétellel iranyitott bemeneti képet valasztani. Az
irdnyitott szlird legjobb alternativajanak a bilaterdlis szilir6é bizonyult, azonban ez kissé
jobban elmosta a kép finom részleteit (3.3.2. fejezet), igy az aktivitdskép diagnosztikai
felhasznalhatosaga csokkent. Ezenfeliil a bilateralis szlir6 idénként képhibakat, példaul
lépcsdzetességet vagy gradiensmegforditast is eldidézhet.

A vizsgélt iterdciészam mellett (30 iteracié) nem volt tapasztalhaté lényeges kiulonb-
ség akozott, hogy a sziiréseket minden iteracioban végrehajtottuk-e, vagy csak az utolséd
iteracibban. Mas adaton, esetlegesen hosszabb rekonstrukcioknal sziikség lehet a sziirés ite-
raciénkénti, vagy par iterdciénkénti végrehajtasara. A gyakorlatban alkalmazott, ardanylag
kevés iteraciobol allo rekonstrukcioknal azonban elegend6 a legvégén, egyszer elvégezni az
aktivitaskép szilirését.
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3.4. Eredmények dinamikus rekonstrukcié esetén

A dinamikus rekonstrukciénal vizsgalt sziirék:
e AFIBISZ: anatémiai felvétel altal irdnyitott bemenettel iranyitott szlir6 (3.1.1.4 fej.),
e SRKISZ: statikus rekonstrukci6 képével irdnyitott sziiré (3.1.2.1. fejezet),

e HISZ: haromcsatornas iranyitott sziir6, ahol az egyes csatornakat az idékeretek cso-
portositasdaval kapjuk (3.1.2.2. fejezet),

tovabba ezek parametrikus valtozatai, amelyek az aktivitaskép helyett az egyes kine-
tikus paramétereket szirik.

A kiértékelés egy patkanyfantomon tortént (3.5. dbra), amely négy régiébdl all: test-
bél, tiidébél, striatumbdl (az eléagy egy neuroncsoportja) és cerebellumbdl (kisagy).

(a) Axialis (b) Koronalis (c) Szagittélis

3.5. abra. A patkdnyfantom kiilénb6z6 tengelymetszetei

A rekonstrudlt tértartomdny 160 x 100 x 196 voxelre lett felosztva. A szimulécié
1800 masodperces idétartamot Olel fel, amelyet 9, egyenként 200 méasodperces idékeretre
bontottam. Az aktivitdsok alakuldsat a szimulacié idétartama alatt a 3.6. 4bra mutatja.
A sziirések soran a kernelablak r = 4 sugara volt.
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(a) sziirés nélkiil ~ (b) AFIBISZ (e =1) (c) SRKISZ (e =1000) (d) HISZ (e = 100)

3.7. dbra. A rekonstrukcié eredménye sziirés nélkiil, illetve az utolsé iterdciéban aktivi-
tassziirést végrehajtva kiillonboz6 irdanyitékkal. Roviditések: AFIBISZ — anatomiai felvétel
altal iranyitott bemenettel, SRKISZ — statikus rekonstrukcié képével, HISZ — haromcsa-
tornds irdnyitoval irdnyitott sziird. Kétszovetes kompartment-modell, 50 iteracio.

3.4.1. Eredmények kétszovetes kompartment-modellel

A 3.7a abran lathaté a szlirék nélkiil rekonstrudlt kép kétszévetes kompartment-modellt
hasznélva, 50 iteracié utan. A képen nagyfoku zaj figyelhetd meg. Az irdnyitott sziiré
akar egyszeri, a rekonstrukcié végén torténé alkalmazasa nagymértékben képes elnyomni
ezt a zajt, a valodihoz sokkal kozelebb 4116 aktivitasképet eredményezve (3.7. dbra). Nem
megfeleld szliréparaméterek mellett azonban hibék jelenhetnek meg a kimeneti képen (3.8.
abra).

A 3.8a dbran az lathatd, hogy a haromcsatornds iranyitott sziir6t minden iteraciéban
alkalmazva, kicsi regularizacié (e = 1) mellett a régiéhatdrok mentén nagy szérasi savok
keletkeznek. Ennek oka az, hogy ha e értéke kicsi, akkor a régiéhatdroknal o2 > € lesz,
igy ap = 1 és by =~ 0, tehat a kimeneti kép a hatarok mentén az irdnyité intenzitasértékeit
fogja felvenni. Az irdnyité jelen esetben haromcsatornas, ahol az egyes csatorndk az egyes
id6keretcsoportok aktivitasképeinek az Osszegei. Ezek az aktivitdsképek onmagukban is
zajosak, rdadasul a zaj véletlenszeriisége miatt a harom csatorndn més-més annak az
eloszlasa, igy az iranyité fokozottan zajosnak tekintheto. Ez a zaj atiiltet6dik a kimeneti
képre, ami a kovetkezs iteracioban még zajosabb irdnyitéhoz vezet, igy egy lancfolyamatot
elinditva egyre rosszabb kép 4ll el6. A probléma megszlinik, ha néveljilk a regularizaciét
(3.9a. dbra). Egy masik megoldds is adhaté abban az esetben, ha a rendelkezésiinkre
all a péciens anatémiai szegmentacidja. Ekkor a linearis egyiitthatok szamitasa kozben
figyelembe vehetjiik, hogy az éppen vizsgalt voxel ugyanahhoz a szévetrégiéhoz tartozik-
e, mint a kernelablak kozépsé voxele, és amennyiben nem, figyelmen kiviil hagyhatjuk.
Igy a sziirés soran nem lépjilk &t a régidhatart, aminek kovetkeztében sokkal pontosabb
eredményt kapunk az élek mentén (3.9b. dbra).

A 3.8b. dbra a parametrikus sziirés eredményét mutatja. Az irdnyitd a statikus re-
konstrukcié képe volt, azonban a masik két iranyitét alkalmazva is a bemutatottal meg-
egyezO eredménykép all el6. Lathatd, hogy a cerebellumban szamottevé zaj jelent meg, a
hatarai mentén pedig hamis intenzitaslépcsé keletkezett. A test korvonala elmosédott, és
a belsejében elszértan fekete (alacsony intenzitdsi) pontok formaldédtak. A jelenség oka,
hogy a voxelaktivitas a kétszovetes kompartment-modell paramétereitél exponencidlisan
fiigg (1.1 egyenlet) (a1 és aa tisztadn exponencidlis paraméterek, de ezek értéke aj-re és
ag-re is hatédssal van). Az irdnyitott sziiré, tovabbé a 3.2. fejezetben leirt alternativ szi-
rok modelljei is linedris skalazodast feltételeznek, igy nem alkalmazhatéak exponencidlis
értékek sziirésére.
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(a) Haromcsatornds aktivitdssziirés (b) Statikus rekonstrukeié képével irdnyitott pa-
minden iterdciéban, € =1 rametrikus sz{irés az utolsé iterdciéban

3.8. abra. Képhibak megjelenése a kimeneten kétszovetes kompartment-modellnél

(a) Regularizicié novelése e = 10-re (b) Régidhatarok figyelembe vétele

3.9. dbra. Megoldasok a 3.8a dbran lathaté képhibara

3.4.2. Eredmények spektralis modellel

A 3.10 abran lathaté a szlir6k nélkiil rekonstrualt kép spektralis modellt hasznalva, 20
iteraci6 utan. Az idé—aktivitds fliggvényt a 3.17. 4bra mutatja. A spektralis modellel vég-
zett mérések az egyes irdnyitok hatdsanak, az aktivitassziirés és a parametrikus sziirés
kiilonbségeinek, a szilirés végrehajtasanak gyakorisigdnak (minden iterdciéban vagy csak
az utolséban), illetve az egyiitthatok szamitasakor a régidhatarok figyelembe vételének
vagy figyelmen kivil hagyasanak az 6sszehasonlitasara iranyultak.

3.10. abra. A rekonstrukcié eredménye sziirés nélkiil. Spektralis modell, 20 iterdcio.
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(a) e=1 (b) e = 1000

3.11. abra. A rekonstrukcié eredménye az utolsé iteraciéban az anatémiai felvétel altal
irdnyitott bemenettel iranyitott aktivitassziirést végrehajtva. Spektralis modell, 20 itera-
cib.

(a) Statikus rekonstrukeié képével irdnyitott (b) Haromcsatornds irdnyitéval irdnyitott

3.12. abra. A rekonstrukci6 eredménye az utolsé iteraciéban aktivitassziirést végrehajtva,
kis regularizaci6 (e = 1) mellett. Spektralis modell, 20 iteracio.

3.4.2.1. Aktivitasszirés

Csak az utolsé iteraciéban végrehajtva a sziirést. Az anatémiai felvétellel irdnyitott
bemenetet hasznalva irdnyiténak mar kicsi regularizacié mellett is rendkiviil szép képet ka-
punk eredményiil (3.11a. dbra). Kicsi regularizaciénél nincs lathaté hatasa annak, hogy az
egyltthaték szamitasakor megengedjiik-e a régidhatarok atlépését. Nagy regularizaciénal
azonban a kép életlenné vélik, ha nem vessziik figyelembe a régiéhatarokat (3.11b).

A statikus rekonstrukcié képével, illetve a haromcsatornds iranyitoval iranyitott szilirés
kicsi regularizacié mellett nem csokkenti a kép zajossagat (3.12. dbra). Nagy regularizé-
cié esetén azonban mar jol megfigyelhet6 a szlirés simité hatdsa. Ekkor — a korabban
tapasztaltaknak megfeleléen — a régiéhatarok figyelembe vétele nélkiil a kép élei elhomé-
lyosodnak (3.13a. dbra). Amennyiben viszont nem engedjiik meg a régidhatérok &tlépését
az egyitthatok szdmitasakor, az élek rendkiviil pontosan megmaradnak (3.13b. abra).

A legjobb eredményt a haromcsatornds iranyitott szliré adta nagy regularizacio, és
a régidhatarok figyelembe vétele mellett. A rekonstrukcié idé—aktivitas fiiggvénye a 3.18
abran lathato.

Minden iteracidéban végrehajtva a sziirést. Ha a szlirést minden iteracidoban elvégez-
ziik, akkor barmely iranyitét is hasznéljuk, mar kicsi regularizacié mellett is nagyon sima
képet kapunk eredménytil (3.14a. abra). Nagy regularizéciénal azonban a kép elmosddik,
amennyiben megengedjiik a régidhatarok &tlépését az egyiitthatok szamitasakor (3.14b).
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(a) Régidhatarok figyelembe vétele nélkiil (b) Régidhatérok figyelembe vételével

3.13. Abra. A rekonstrukcié eredménye az utols6 iteraciéban hiaromcesatornis aktivitds-
sziirést végrehajtva, nagy regularizicié (e = 1000) mellett. Spektralis modell, 20 iterdcié.

(a) e=1 (b) e =100

3.14. abra. A rekonstrukcié eredménye minden iterdciéban haromcsatornas aktivitdasszii-
rést végrehajtva. Spektralis modell, 20 iteracié.

Ha a haromcsatornas iranyitott sziirést minden iteraciéban végrehajtjuk kicsi regulari-
zacié mellett, még a régidhatarok ismeretének felhasznalasa nélkiil is pontosabb eredményt
kapunk, mintha csak a rekonstrukcié végén hajtottuk volna végre a sziirést (3.19. abra).

3.4.2.2. Parametrikus sziirés

A voxelaktivitas a spektralis modell kinetikus paramétereinek linearis fiiggvénye, ebbdl ki-
folyélag a paramétereken végrehajthatdak az iranyitott szliréshez hasonld linedris sziirések
az eredmények torzulasa nélkul.

Csak az utolsé iteracioban végrehajtva a sziirést. Parametrikus szlirésnél mindha-
rom vizsgalt irdnyitéval identikus kép allt el6 a rekonstrukcié eredményeként. A regulari-
z4ci6 nagysaga sem volt hatdssal a kimenetre. A régiéhatéarok figyelembe vétele az egyiitt-
haték szamitdsakor azonban kulcsfontossdgunak bizonyult, ugyanis nélkiile a rekonstrualt
kép életlen lett (3.15a. abra). A régidhatarok betartdsa mellett (3.15b. abra) a kimenet az
anatomiai felvétellel irdnyitott bemenettel irdnyitott aktivitdssziirés kimenetével (3.11a.
abra) egyezett meg. A parametrikus sziirés eredményeként el6allt id6—aktivitas fiiggvény
a 3.20 abran lathaté.
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(a) Régidhatarok figyelembe vétele nélkiil (b) Régidhatédrok figyelembe vételével

3.15. abra. A rekonstrukci6é eredménye az utolsé iteraciéban haromecsatornds parametri-
kus sziirést végrehajtva (e = 1). Spektralis modell, 20 iterdcio.

——

(a) Régidhatédrok figyelembe vétele nélkiil (b) Régidhatérok figyelembe vételével

3.16. abra. A rekonstrukcié eredménye minden iteraciéban haromcsatornas parametrikus
sziirést végrehajtva (e = 1). Spektralis modell, 20 iterédcib.

Minden iteraciéban végrehajtva a sziirést. A sziirés egyszeri alkalmazasakor tapasz-
taltak fokozédtak, ha minden iterdciéban elvégeztiik a miiveletet. A régidhatarok figye-
lembe vétele nélkiil a kimeneti kép az utolsé iteraciora rendkiviil elmosotta valt (3.16a.
abra), figyelembe vételiikkkel (3.16b. dbra) azonban hasonléan éles és zajt6l mentes képet
kaptunk, mint az anatémiai felvétellel irdnyitott bemenettel iranyitott aktivitassziirésnél.

3.4.3. Konkluzié

A legjobb eredményt a hdromcsatornas aktivitassziirés adta. Amennyiben a szlirést minden
iteraciéban elvégezziik, ugy kis regularizicié, csak az utolséd iterdcidban valé elvégzése
esetén pedig nagy regularizicié beallitasa javasolt. Mindkét esetben az eldallt kimeneti
képen szinte egyaltalan nem lathat6 zaj. Az élesség tovabb javithatd, ha rendelkezésiinkre
all a paciens anatémiai szegmentacidja, és az egyitthatok szamitasakor nem lépjiik at a
régiéhatarokat. (A sziirést minden iterdciéban elvégezve ezen tudas nélkiil is kelléen éles
képet kapunk, egyszeri végrehajtias esetén azonban sziikséges lehet e tobbletinforméacid
felhasznalasa.) A parametrikus sziirés csak abban az esetben eredményez éles képet, ha
ismerjiik a régidhatdrokat, és figyelembe vessziik ezeket a mivelet elvégzése soran.
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3.18. abra. Id6—aktivitas fiiggvény az utolso iteraciéban haromcsatornas aktivitassziirés-
sel, nagy regularizdci6é mellett (e = 1000), a régidhatérok figyelembe vételével
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3.19. abra. Id6-aktivitas fliggvény minden iterdciéban haromcsatornés aktivitdssziiréssel,
kis regularizaci6é mellett (¢ = 1), a régidhatarok figyelembe vétele nélkiil
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3.20. abra. Id6-aktivitds fiiggvény az utolso iteracidban parametrikus sziiréssel, a régio-
hatérok figyelembe vételével (irdnyité: anatomiai felvétel dltal irdnyitott bemenet, e = 1)
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4. fejezet

Parcialistérfogat-korrekci6
iranyitott sziiréssel

A PET képalkotast a parcidlistérfogat-hatds (partial volume effect, PVE) neheziti meg,
amely a rekonstrualt kép elmosédottsigahoz vezet, ezaltal megakadalyozza a nyomjelz6
helyének és mennyiségének pontos meghatarozdsat. Kialakulasat két tényez6 okozza [28, 7).
Az egyik a képalkotd rendszer alacsony térbeli felbontédsa, melyet a vizsgédlat fizikdja (po-
zitron vandorlas, akollinearitas, fotonszérédas), a detektorok elrendezkedése, illetve maga
a rekonstrukciés folyamat limital. Ez azt eredményezi, hogy az egyes szévetek aktivitasa-
nak egy része a rekonstrukcio soran a kornyezé szovetekben jelenik meg. A masik tényez6
a voxelek heterogenitdsa, melynek oka a valddi szovetstruktira és a voxelracs felosztasa
kozotti eltérés. A legtobb voxel tobb, kiillonbo6zé tipusi szévetet is tartalmaz, és az egyes vo-
xelekben mért aktivitas a benne talalhato szévetek atlagos aktivitasanak felel meg. Ennek
hatasa nagyobb felbontast anatomiai felvételek, példaul CT vagy MRI felvételek segitsé-
gével mérsékelhetd.

A parcidlistérfogat-hatas megfelel korrekcidja (partial volume correction, PVC) kvan-
titativ PET méréseknél kritikus. Kiilonosképpen igaz ez az agy oregedési vizsgalatanal,
ahol az agykéreg aktivitdsanak latszélagos csokkenése a korrekciét kovetéen megsziinik [8].

4.1. Parcialistérfogat-korrekcios technikak

Az els6 kisérlet a parcialistérfogat-hatas kompenzalasara visszanyerési egyiitthatok szami-
tasara épiilt a rendszer pontterjedésfiiggvénye és a vizsgalt régié geometriajanak alap-
jan [13]. Azéta szamos parcidlistérfogat-korrekcids eljardst mutattak be mind elézetes
strukturalis informéacidk felhasznalasaval, mind anélkiil.

Altaldnossigban véve a parcidlistérfogat-korrekeié elvégezheté a rekonstrukeié koz-
ben, felbontdsmodellezéssel, vagy a rekonstrukcié utan is. Mindkét megoldasosztaly fel-
oszthato voxelalap, valamint régidalapt megkozelitésekre. Ez utébbi esetén a régidk nagy-
felbontasu anatémiai felvételek szegmentaldsaval vagy parcellaldsaval hatarozhatéak meg.

A legnépszeriibb technika a geometriai transzfer matrix médszer [25]. Ez a CT vagy
MRI képeket nematfedd régidkra szegmentalja, amelyek az egyes szévettipusokat képvise-
lik, majd ezeket a régidkat a parcialistérfogat-hatast el6idézé tényezok korrigalasara hasz-
nalja. Annak érdekében, hogy ne kelljen a teljes adathalmazt szegmentalni, projekcidalapt
aktivitasbecslési médszerek alkalmazhatdak, melyek csak néhdny (2-4) szovettipusnak egy
kis térfogaton beliili szegmentalasat igénylik [19, 29].

A parcialistérfogat-korrekcidos modszerekrol Aston és tarsai készitettek atfogd tanul-
manyt [1].
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4.2. Javasolt mdédszer

A parcialistérfogat-hatds kovetkeztében fellépd elmosds matematikailag a rendszer pont-
terjedésfiigguényével (point spread function, PSF) valé konvoliciénak felel meg [13, 1]. A
PSF a rendszer egyetlen, pontszerti aktivitasforrasra adott vilaszat irja le. A rekonstrudlt
képen ugyanis a parcidlistérfogat-hatas miatt nem csupan a forrast tartalmazé voxelben,
hanem annak kis kdrnyezetében is aktivitds keletkezik. A PFS-t el6zetes mérésekkel lehet
meghatédrozni, vagy kozeliteni lehet anizotrép Gauss-fuggvénnyel [25, 1].

Modositsuk tgy az irdnyitott szlirés koltségfiiggvényét (2.3 egyenlet), hogy ne a kime-
neti képnek, hanem annak a pontvalaszfiiggvénnyel konvolvalt valtozatanak a bemenettol
vald eltérését minimalizaljuk, tehét ||@ — P|| helyett |(PSF @ Q) — P|| legyen minimalis
(P a bemenetet, () a kimenetet, @ a konvolicids operatort jeloli).

A 2.1 egyenlet alapjan a k voxel kdzéppontu wy ablakban

(PSF Q) Q)i = ay, (PSF R G)i + by, (PSF Q) 1)i, Vi € wy, (4.1)

ahol I az egységkép. A tovabbiakban legyen G* = (PSF @ G), valamint I* = (PSF Q@ I).
A médositott koltségfiiggvény a kovetkezo:

E(a,b) = Y (@G} + bl = P)* + ea}), (4.2)

1EWg
melynek minimumhelyei:
= 55 )
] € Siu I)? + Sicun I)? Sicwn (G2 = (Liew, G1 17)

Z’iewk (I’L*)2
A linedris egyiitthatok 0j kiszamitasi modjatol eltekintve a kimenet valtozatlanul a
2.1 egyenletnek megfeleléen all el6. A PSF-fel val6 elmosds inverz hatasa, vagyis az élesités

meg fog jelenni a kimeneti képen.

4.3. Eredmények

A 4.1a. dbran lathaté a rekonstrukcié eredménye parcialistérfogat-korrekcié nélkiil. Meg-
figyelheto, hogy a régidhatarok életlenek. A 4.2. fejezetben javasolt médositott iranyitott
szlrés végrehajtasaval a régidohatarok élessége helyredllt.

A rekonstrudlt id6—aktivitas fliggvényeket a 4.2. és 4.3. abrak mutatjik. Korrekciét
alkalmazva a voxelek atlagos aktivitdsa szamottevéen jobban megkozeliti a referenciaér-
tékeket, mint a korrekcié nélkiili rekonstrukcional.
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(a) PVC nélkiil

(b) PVC-vel (e =1)

4.1. dbra. A rekonstrukcié eredménye parcialistérfogat-korrekciéval és anélkiil. Spektralis
modell, 20 iteracid, a korrekcié az utolsé iteracioban keriilt végrehajtasra.
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5. fejezet

Osszefoglalas

A dolgozatban bemutatédsra keriilt, hogy hogyan lehet az iranyitott sziir6t a PET kép-
alkotés javitdsidra hasznalni. Elsoként a szlirés zajcsokkent6 szerepét vizsgaltam, amiben
megfelel6 iranyitd és paraméterezés valasztasa esetén kiilonosen hatékonynak bizonyult.
Segitségével a zaj elnyomasa mellett a szovethatarok élesitése is megvalosithaté.

A legjobb eredményt tobbcsatornas iranyitéval sikeriilt elérni.

Statikus rekonstrukcional kétcsatornas iranyitét hasznaltam, amelynek az egyik csa-
tornaja a bemeneti kép feljavitott valtozata (3.1.1.2. fejezet), a masik csatornaja pedig az
anatomiai felvétel (CT, MRI) altal irdnyitott bemenet (3.1.1.4. fejezet) volt.

Dinamikus rekonstrukciéndl haromcsatornas irdanyitot javasoltam, amelynek csator-
nait az idékeretek csoportositasaval, majd az egyes csoportokhoz tartozé aktivitasképek
osszeaddsdval kapjuk (3.1.2.2. fejezet). A mddszer el6nye, hogy megtartja azt az informa-
ciot, hogy az egyes szévetekben mikor volt tapasztalhatd az aktivités.

A javasolt iranyitok alkalmazasdval az iranyitott sz{ir§ szimottevéen szebb és élesebb
eredményt adott, mint a vizsgdlt alternativ szlir6k (medidn, Gauss, bilateralis).

A dolgozat masodik felében a PET képalkotds egy tovabbi nehezité tényezbjét, a
parcidlistérfogat-hatast mutattam be. Korrigdlasahoz az irdnyitott szlir6 mdédositasat ja-
vasoltam, amivel a rendszer pontterjedésfiiggvényének ismeretében képesek vagyunk ha-
tékonyan kompenzalni a jelenség altal okozott elmosddast.
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Fiiggelék

F.1. Szilirok kimenetei és a szilirt képek z tengely profiljai a
NEMA NU 4-2008 fantomnal

Az abrak a kimenet y = 95 koordindtahoz tartozé korondlis tengelymetszetét mutatjik.
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F.1.2. abra. Kimenet és z tengely profil szlirék nélkiil
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F.1.3. dbra. Kimenet és z tengely profil medidn szlir6vel (r = 4)
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F.1.4. dbra. Kimenet és z tengely profil Gauss-szlirével (o = 4)
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F.1.5. dbra. Kimenet és z tengely profil bilaterdlis sziirével (o = 4)
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atlagos voxelaktivitas
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F.1.6. abra. Kimenet és z tengely profil bemenettel irdnyitott szii-
rével (r=4, e=1)
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F.1.7. abra. Kimenet és z tengely profil feljavitott bemenettel ira-
nyitott sziirével (r =4, e =1, A = 3)
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F.1.8. dbra. Kimenet és z tengely profil anatémiai felvétellel ira-
nyitott sziirével (r =4, e =1)
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F.1.9. abra. Kimenet és z tengely profil anatéomiai felvétel altal
irdnyitott bemenettel irdnyitott sziirével (r =4, e = 1)
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F.1.10. abra. Kimenet és z tengely profil kétcsatornas irdanyitott
szlirbvel (r =4, e=1, A =3)
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