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ABSTRAKT

Registrace medicinskych obrazii je v dnesnich dnech Siroce pouzivana, ale zaroven je
i jednou z oblasti zajmu védeckého vyzkumu. Stale nové a vylepsené zobrazovaci sys-
témy si zadaji stale lepsi a vykonnéjsi metody registrace obrazu. Takovou oblasti je
i kontrastni ultrazvukové zobrazovani. Diky casové proménlivému kontrastu v obraze,
nizkému poméru signal/Sum a specifickému Sumu typu spekle je registrace ultrazvuko-
vych obrazu velice naroéna. Dalsim problémem je hodnoceni kvality registrace. V této
dizertacni praci je predstavena metoda registrace ultrazvukovych kontrastnich sekvenci
zalozena na automatické fragmentaci sekvence do podsekvenci. Nasledné jsou registro-
vany obrazy s podobnymi vlastnostmi. Dale je predstavena nova metoda pro hodnoceni
kvality registrace na zakladé porovnani perfuznich modelt. Metoda registrace i hodnoceni
byla testovana jak na datech ziskanych za pomoci fantomu, tak i na redlnych pacient-
skych datech. Vysledky pak byly porovnany se standardnimi metodami publikovanymi
v odbornych ¢lancich.

Druha mensi ¢ast prace je tvorena ukazkami aplikaci riiznych registracnich metod v oftal-
mologii a navrhy na jejich zlepseni. Jedna se o oblast zobrazovacich systému, kde se
registracnich metod Siroce vyuziva. Kromé jasovych registracnich metod zde nachazi
velké uplatnéni metody registrace zalozené na detekci vyznamnych bodii. Predstavené
registracni pristupy tak sméruji predevsim k detekci téchto vyznamnych bodii a stanoveni
jejich vzajemnych korespondenci v jednotlivych obrazech.

KLICOVA SLOVA

registrace obrazu, ultrazvuk, kontrastni latky, perfuzni analyza, perfuzni modely, hodno-
ceni kvality registrace, oftalmologie, sitnice, fundus obraz

ABSTRACT

Image registration is widely used in clinical practice. However image registration and
its evaluation is still challenging especially with regards to new possibilities of various mo-
dalities. One of these areas is contrast-enhanced ultrasound imaging. The time-dependent
image contrast, low signal-to-noise ratio and specific speckle pattern make preprocessing
and image registration difficult. In this thesis a method for registration of images in ul-
trasound contrast-enhanced sequences is proposed. The method is based on automatic
fragmentation into image subsequences in which the images with similar characteristics
are registered. The new evaluation method based on comparison of perfusion model is
proposed. Registration and evaluation method was tested on a flow phantom and real
patient data and compared with a standard methods proposed i literature.

The second part of this thesis contains examples of application of image registration
in ophthalmology and proposition for its improvement. In this area the image registration
methods are widely used, especially landmark based image registration method. In this
thesis methods for landmark detection and its correspondence estimation are proposed.

KEYWORDS

image registration, ultrasound, contrast agents, perfusion analysis, perfusion models,
registration evaluation, ophthalmology, retina, fundus image
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UVOD

Rozvoj novych diagnostickych pristupt a zobrazovacich modalit klade pozadavky
na vyvoj komplexnéjsich metod analyzy obrazi. Jako prvnim krokem casto byva
registrace obrazi, protoze je potieba stanovit jednotné prostorové souradnice. Pres-
néjsi diagnostika totiz ¢asto vyuziva kombinace informaci z vice zobrazovacich mo-
dalit, jindy je zase nutno sledovat vyvoj v ¢ase. Kromé samotné diagnostiky najdou
registra¢ni metody své uplatnéni i v dalsich oblastech, kde se vyuziva zobrazovacich
modalit, jako je napiiklad obrazové Fizena terapie [I51].

Registrace obrazu pofizenych jednou modalitou (monomodéalni registrace) muze
slouzit k sestaveni dil¢ich obrazi do vysledného obrazu, ktery presahuje zorné pole
zobrazovaciho systému. Dalsi moznosti je sledovani vyvoje scény v case. Jde zejména
o automatické zpracovani videosekvenci nebo dat pofizenych s urcitym casovym
odstupem. Pokud se scéna v ¢ase méni vyrazné, je jiz potfeba multimodalni pristup
k registraci obrazi. Multimodalni metody registrace umoznuji registrovat snimky
pofizené riznymi modalitami (napiiklad ultrazvukovy zobrazovaci systém a RTG
vypocetni tomografie [62]) nebo obrazy jedné modality, ale s vyraznymi zménami
ve struktufe nebo jasu (videosekvence pii perfuznim zobrazovani [49]).

Registrace obrazi pofizenych pomoci ultrazvukovych zobrazovacich systému je
charakteristického Sumu (spekle) a vSeobecné nizkym kontrastem v ultrazvukovych
obrazech. Vyzkum je zaméfen na vyvoj presnéjsich a rychlejsich registra¢nich me-
tody pro registraci vétsich soubort dat. Soucasné s presnosti je vypocetni naro¢nost
dilezitym parametrem pro registraci obrazu ziskanych béhem kontrastniho zobrazo-
vani. PTi kontrastnim zobrazovani pomoci bolusu kontrastni latky je navic potieba
multimodalni pistup, protoZe se vyrazné méni jas objektii (kontrast) v obraze.

Zpracovani obrazu ze zobrazovacich systémil pouzivanych v oftalmologii jsou
jednou z oblasti, kde dosahla registrace obrazu velkého uplatnéni. Pro diagnostické
ucely se uplatiuji jak monomodalni pristupy napiiklad pro zvétseni zorného pole
zobrazovacich systémi, tak i multimodalni metody pro porovnavani obrazi rtiznych
modalit. V této oblasti byla predstavena a publikovana celd fada registra¢nich me-
tod, ale nékteré problémy stale ziistavaji. Jde zejména o nové optimalizac¢ni metody,
které mohou urychlit proces registrace, zvlasté u obrazu s velkym rozlisSenim. Ote-
vienym problémem rovnéz zistava metodika vyhodnoceni kvality registrace a srov-
navani jednotlivych metod.

Tato dizerta¢ni prace je zaméiena na metody registrace obrazu v ultrasonografii
a oftalmologii. Jde o dvé odlisné oblasti, ale nékteré ziskané poznatky lze uplatnit
u obou ¢asti. V ultrasonografii se jedna predevsim o registraci obrazu pro perfuzni

zobrazovani. Klicovym problémem je také hodnoceni kvality registrace, které ovlivni

11



dalsi kroky v analyze obrazii. V oftalmologii se jedna o zcela odlisny druh obraz, kdy
jsou mnohem vyraznéjsi hrany, zietelné cévni rec¢isté a dalsi struktury. To slouzi jako
zdroj vyznamnych bodu (hrany, vétveni cév), které 1ze nasledné pouzit pro registraci
obrazu. Druha cast prace je tak tvorena ukizkami aplikace nékterych vybranych
registracnich metod v oftalmologii.

Predlozené prace je ¢lenéna do 8 kapitol, které pokryvaji jak ivod a popis proble-
matiky registrace obrazi, tak i popis navrzenych metod. V prvni kapitole je shrnut
soucasny stav jak diagnostického vyuziti ultrazvukovych a oftalmologickych zob-
razovacich systémi, tak i problematiky registrace obrazu z téchto modalit. Druha
kapitola shrnuje vytycené cile prace. V treti kapitole je popsan princip funkce ultra-
zvukovych zobrazovacich systémi a tim souvisejici vlastnosti ziskanych dat. Je zde
kladen duraz rovnéz na ultrazvukové kontrastni latky a kontrastni ultrazvukové sek-
vence, jejichz registrace a vyhodnoceni tvori podstatnou ¢ast této prace. Ve ¢tvrté
kapitole je predstaveny postup registrace pro kontrastni ultrazvukové sekvence. Ri-
gidni registrace zalozena na vzajemné informaci vyuziva déleni na podsekvence a pa-
ralelniho piistupu pro zpracovani velkych poc¢tii snimki v sekvenci. V paté kapitole
jsou predstaveny metody pro hodnoceni kvality registrace. Pfevaznou ¢ést této kapi-
toly tvori navrzena metoda hodnoceni zalozena na porovnavani perfuznich modeli.
Sestou kapitolu tvori popisu zobrazovacich modalit v oftalmologii, které jsme vyuzili
pro ziskani vhodnych dat k registraci. V sedmé kapitole jsou shrnuty nékteré aplikace
registrace oftalmologickych dat. Jedné se zejména o autofluorescencni, infracervené
a klasické fundus obrazy. Je zde rovnéz zminka o moznosti registrace fundus a OCT

dat. Zavéry celé prace jsou shrnuty v osmé kapitole.
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1 SOUCASNY STAV

Sniméni scény nebo objektu v rizném case, z riznych perspektiv nebo pomoci riz-
nych zobrazovacich modalit obvykle zapti¢ini rozdilny soutfadny systém v jednotli-
vych snimcich. Pro jejich dalsi zpracovani je ¢asto potieba obrazy transformovat do
jednoho souradného systému, tedy provést registraci obrazu [I81]. Registrace obrazi
je tedy jednou ze zakladnich operaci v mnoha oblastech zpracovani a analyzy ob-
razi, jako je napiiklad zpracovani satelitnich fotografii [I77], systémy pocitacového
vidéni [13] nebo oblast zpracovani medicinskych dat [42].

Zakladni schéma procesu registrace obrazi je naznafeno na Obr. [I.1 Vstu-
pem registrace je dvojice obrazu (referen¢ni a registrovany obraz) a vystupem jsou
parametry prostorové transformace pro registrovany obraz. K nalezeni parametri
transformace se vyuziva optimaliza¢nich metod, které hledaji vhodnou transformaci

na zakladé maximalizace/minimalizace podobnostniho kritéria.

Referencni Podobnostni
obraz kritérium
Interpolace Optimalizace

Registrovany
obraz

Transformace

Obr. 1.1: Blokové schéma procesu registrace dvou obrazi.

Obecné lze metody registrace obrazt rozdélit podle fady kritérii [I81], mezi ty
hlavni patii:
e Zaklad registrace
— Jasové (vypocet podobnosti pomoci jasovych hodnot pixela)
— Vyznamné body (detekce vyznamnych bodi a stanoveni jejich korespon-
dence)
e Pouzité zobrazovaci modality
— Monomodalni (registrace obrazii potfizenych pomoci jednoho zobrazova-
ctho systému)
— Multimodalni (registrace obrazt z vice modalit)
e Transformace
— Rigidni (transformace posun, rotace, zména méritka)

— Flexibilni (pruzné transformace, napt. B-splajn)
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e Nalezeni parametri transformace
— Vypoétené (pfimo vypoctené)
— Optimalizace (nalezeni parametrii transformace pouzitim optimalizace)

Jasové registrace pracuji piimo s jasovymi hodnotami pixelt obrazi. Prosto-
rova transformace mezi obrazy se nachazi pomoci tzv. podobnostnich kritérii. Pro
svou jednoduchost se ¢asto pouziva soucet ¢tverci rozdili (sum square differences
- SSD) [89, ©6]. Pokrocilejsim kritériem je vzajemna korelace 3] a fazovéa korelace
[126, 9T, TT]. Z¥ejmé nejcastéji pouzivanym kritériem je vzajemnd informace (mutual
information) [I52], [60], ktera je ¢asto povaZovéna za referencni kritérium registrace
obraz.

Detekce vyznamnych bodti pomoci riznych operatori a segmentacnich technik
je dilezita pro druhou skupinu metod registrace. Jako vyznamné body mohou byt
pouzity jednotlivé izolované body [I77], ale také kiivky [I5] nebo modely povrchi
objektti [45]. Dalsim krokem je nalezeni odpovidajicich si bodu a tim stanoveni
vysledné transformace mezi obrazy.

Volba vhodného typu transformace, optimalizace a podobnostniho kritéria zalezi
predevsim na registrovanych obrazech. Pokud registrujeme obrazy ziskané pomoci
jedné modality, hovofime o monomodalni registraci. Registrace obrazl z riznych
rozdilnym vlastnostem zobrazovacich modalit[6]. V nékterych piipadech i u regis-
trace obrazu pofizenych jednou modalitou je vyzadovan multimodélni pristup. Je to
zejména v piipadech, kdy se vlastnosti snimané scény vyrazné méni [49].

Zejména vlastnosti zobrazovacich modalit ovlivni volbu transformace obrazu.
Nejcastéji je uvazovana rigidni transformace, kterd je ve 2D déna tfemi parametry
(posun ve sméru souradnic x, y a rotace). V nékterych piipadech mtze byt rozsitena
jesté o zménu meéritka v jednotlivych soutradnicich. Pokud se v transformaci uplatni
i zkoseni obrazu, jedna se jiz o afinni transformaci.

K popisu nelineadrnich neboli pruznych transformaci je potfeba mnohem vice
parametri nez u linearnich. Tyto transformace mohou byt popsany napiiklad po-
lynomy [19], B-splajny [77] nebo Bézierovymi funkcemi [I55]. Vzhledem k velkému
poctu potfebnych parametri jsou registrace s pruznymi transformacemi velice né-
rocné. Nejcastéji se jich vyuziva jako druhy krok po rigidni transformaci pro po-
tlaceni ruznych deformaci, které mohly vzniknout diky vlastnostem zobrazovaciho
systému, anatomickym rozdiliim, zméné nebo pohybem tkané.

Hlavnim cilem registrace je nalezeni parametri vysledné prostorové transfor-
mace obrazu. PIimy vypocet téchto parametri je mozny u registraci zalozenych na
detekci vyznamnych bodit, za predpokladu nizkého poc¢tu nalezenych bodi. U jaso-
vych registraci lze pfimo urcit parametry transformace pomoci fazové korelace. Tato

metoda je zalozena na Fourierové posuvném teorému, takze lze primo urcit posun
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v soufadnicich x, y [91]. Transformace obraztii do log-polarnich soufadnic umozni
nalézt i parametry otoCeni a zmény métitka [174].

Prevazné cast jasovych registraci vyuziva optimalizace pro nalezeni parametri
transformace. Hodnotici funkce je tvorena podobnostnim kritériem a parametry
transformace. Pomoci optimalizace se hled4 globalni extrém (minimum nebo ma-
ximum, v zavislosti na volbé podobnostniho kritéria) této hodnotici funkce, ktery
odpovida vysledné optimalni transformaci. Mezi pouzivané optimaliza¢ni metody
pro registraci obrazi patii metody bez znalosti gradientu, napt. Nelder-Meadova
simplexova metoda [121], a gradientni metody, napt. Lavenberg-Marquardtova me-
toda [111].

Velké uplatnéni nachézeji také heuristické a metaheuristické metody optimali-
zace, napiiklad simulované zihani [I07] nebo optimalizace zaloZené na genetickych
algoritmech [I50]. Volba optimaliza¢ni metody je do jisté miry ovlivnéna prave vlast-
nostmi obrazi, volbou podobnostniho kritéria a transformace. Zejména optimalizace
pii velkém po¢tu parametru transformace (pruzné transformace) byva znacné vy-
pocetné a Casové narocnéa. Rovnéz samotné optimaliza¢ni metody jsou limitovany,

napiiklad pouziti genetickych algoritmii nezarucuje nalezeni globalniho extrému.

1.1 Diagnostické vyuziti ultrazvukovych obrazi

Ultrazvukové zobrazovaci systémy se v mediciné vyuzivaji jako velice rozsiteny a po-
pularni diagnosticky systém, zejména diky ekonomické dostupnosti a své bezpec-
nosti. Studiu vlivu ultrazvukového vlnéni na Zzivou tkan byla vénovana velkd po-
zornost, protoze se vyuziva i pro diagnostiku v prenatalnim obdobi. Autoti v [I80]
shrnuli zavéry z ruznych klinickych studii za obdobi 25 let a vyhodnotili, Ze se zatim
neprokéizal nepiiznivy ucinek ultrazvukového vinéni vyuzivaného pro diagnostické
ucely. Samoziejmé vyzkum v této oblasti nadéle intenzivné pokracuje. Autoti v [44]
se zabyvali vlivem prenatalniho ultrazvukového vySetfeni na vznik autistickych po-
ruch, coz se nepotvrdilo. I pres tyto zavéry je nutno dbat na urcité doporuceni a mi-
nimalizovat moznost vzniku piipadnych nezéddoucich uc¢inkt zejména u zobrazovani
plodu. Tyto doporuceni jsou shrnuta v [163].

Ultrazvukové zobrazovaci systémy nachézeji své uplatnéni v mnoha oblastech di-
agnostiky i Tizené terapie. Jedné se zejména o abdominalni oblast, kde jsou organy
snadno pristupné pro ultrazvukové systémy. Jednéd se tak o diagnostiku rtznych
onemocnéni, predevsim zanéti, napi. Crohnova choroba [I06], a nadorii, napt. ra-
kovina slinivky [102], jater [161] nebo renalnich nadori [99]. Rakovina slinivky patii
mezi nejsmrtelnéjsi rakovinné onemocnéni na svété [54]. K jeji diagnostice se vyuziva

zejména endoskopicky ultrazvukovy systém [143]. V pokrocilé fazi je toto onemoc-
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néni provazeno vyskytem metastaz v okolnich organech, jako jsou jatra nebo mizni
uzliny [97], coz je rovnéz mozné diagnostikovat pomoci ultrazvukovych zobrazova-
cich systému [136].

Vyuziti ultrazvukovych zobrazovacich systémi v kardiologii tvori samostatny
obor echokardiografii. Onemocnéni kardiovaskuldrniho systému patii totiz k nej-
Cast&jSim pricinam smrti v rozvinutych zemich [141]. Echokardiografie se uplatni
zejména, pii hodnoceni velikosti a tvaru srdce, funkce chlopni a pohyblivosti jednot-
livych ¢asti myokardu [I01]. Diky tomu lze diagnostikovat rtizné vrozené vady nebo
onemocnéni srdce. Mezi nejzavaznéjsi onemocnéni patii ischemicka choroba srdeéni,
ktera muze vyustit v infarkt myokardu [112].

Vyuziti kontrastnich latek prinasi nové diagnostické moznosti zobrazovacich sys-
tému. Kontrastni latky jsou vyuzivany jak ve vypocetni tomografii [I19], nuklearni
magnetické rezonanci [66], tak i ve scintigrafii [I67]. Rovnéz v ultrazvukovych lze
vyuzit specialnich kontrastnich latek, pomoci kterych je mozné vyraznit nékteré or-
gany jako je srdce a jeho dutiny v echokardiografii [64]. Kontrastni latky nachéazeji
uplatnéni také pro hodnoceni prokrveni tkani v rezimu dynamického zobrazovani,

at uz se jedna o hodnoceni prokrveni myokardu [31].

1.2 Metody registrace ultrazvukovych obrazi

Po dlouhou dobu byla registrace ultrazvukovych obrazi na okraji zajmu vyzkum-
nych tymu, z divodu nizké kvality obrazi [58]. Nové ultrazvukové systémy piinaseji
nejen lepsi kvalitu obrazu, ale také se stavaji stale levnéjsi a snadnéji dostupnéjsi
modalitou pro rizna diagnostickd vysetfeni. To klade nové pozadavky na zpraco-
vani ultrazvukovych obrazt a také jejich registraci. Rozvijeji se jak monomodéalni,
tak predev§im mnohem c¢astéjsi pouzivané multimodélni registracni metody. I pres
zlepsovani kvality ultrazvukovych zobrazovacich systému zde stale pretrvavaji né-
které problémy a omezeni. Jde zejména o nizky kontrast v obraze a pritomnost
charakteristického Ssumu typu spekle. Tato omezeni ¢ini registraci ultrazvukovych
obrazi mnohem obtiznéjsi nez je tomu u jinych zobrazovacich modalit. Zde je pred-
lozen prehled metod registrace ultrazvukovych obrazii, které se v soucasné dobé
uplatiuji.

Registrace ultrazvukovych obrazi je velice ndro¢ny problém a dosazené vysledky
jdou do zna¢né miry ovlivnény kvalitou pofizenych obrazi. Toto hledisko mnoho
autoru opomiji a tak v ¢lancich casto chybi presnéjsi specifikace ultrazvukového
zobrazovaciho systému, pouzité sondy a rezimu akvizice, pii které byla testovaci data
pofizena. Vzhledem k témto nedostatktim je jen velice obtizné vyhodnotit a porovnat
vysledky jednotlivych metod.
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O narocnosti registrace ultrazvukovych obrazi svédéi také to, ze v mnoha pracich
autofi zvolili manualni registrace. Autofi v [30] predstavili metodu pro rekonstrukei
3D obrazu tepny z jednotlivych 2D skenti pofizenych pomoci intrakoronarni ultra-
zvukové sondy. Pomoci manualné oznac¢enych markeri je v jednotlivych 2D skenech
proveden odhad posunu. Manuélni registrace obrazi pomoci 6D pocitacové mysi
(space ball) je zaklad metody popsané v [110] pro planovani operace jater s vyuZzi-
tim dat z ultrazvukového a CT zobrazovaciho systému. Rovnéz metoda fuze MRI
a transrektéalnich ultrazvukovych obrazi pro fizenou biopsii prostaty popsana v [175]
vyuzivd manudlni registraci obrazu jako jeden z dil¢ich krokii.

Metoda predstavena v [I32] predstavuje pocatky automatické registrace ultra-
zvukovych obrazu. Autofi zde vytvorili poloautomatickou metodu registrace pro
zlepseni kvality obrazi pomoci slozeni vice dil¢ich obrazi porizenych pomoci ultra-
zvukového systému v B-mo6du pii snimani pod riznymi dhly. V tomto pripadé se tedy
jedna o monomodalni registraci. Jednotlivé obrazy jsou nejprve pomoci manuéalniho
nastaveni prahu segmentoviany a prevedeny do binarni podoby. Jako transformacni
model bylo zvoleno pouze posunuti a jako podobnostni kritérium byl vybréan ko-
relacni koeficient. Autofi metodu ovérili jen na fantomovych datech, kde dosahla
akumulované chyby (pro sniméani v rozmezi -15° az 15° s krokem 1°) 2.4mm (15
pixelid). Pro ovéfeni funkénosti algoritmu byl vytvorfen pokroéilejsi fantom z chi-
rurgické rukavice naplnéné materidlem s vlastnostmi podobnymi tkani. Dosazené
vysledky na tomto fantomu jsou zhodnoceny pouze subjektivné.

V echokardiografii se metody registrace obrazu ¢asto uplatiiuji v oblastech dia-
gnostiky ischemickych oblasti myokardu. Jedna se o metody pro hodnoceni pohyb-
livosti myokardu v definovanych segmentech [149]. Autori v [95] pfedstavili pruznou
metodu registrace obrazii v sekvenci ultrazvukovych dat pro hodnoceni pohyblivosti
myokardu. Tato metoda vyuziva SSD jako podobnostni kritérium a transformacni
model je zalozen na B-splajnech. Jednotlivé obrazy v sekvenci jsou registrovany
pribézné v po sobé jdoucim poradi. Tento piistup mé velkou nevyhodu v moznosti
prenosu chyby registrace na dalsi obrazy v poradi. Pro ¢aste¢né potlaceni této chyby
je registrace provedena obéma sméry v sekvenci.

Néasledné v [96] autofi predstavili upravenou verzi této registracni metody, kde
pouzili prostorové-casovy piistup k registraci, aby zcela odstranili nedostatky za-
pri¢inéné postupnou registraci po sobé jdoucich obrazi. V tomto piipadé je cela
sekvence obrazu registrovana najednou, kde je jako referen¢ni obraz zvolen snimek
na konci diastoly, protoze jej lze velice snadno identifikovat pomoci R-viny v EKG
signalu. Pro odhad parametri transformace byla v ptuvodni verzi pouzita optima-
lizace zalozena na Lavenberg-Marquardtové metodé, v upravené verzi autori zvolili
gradientni optimalizaci spolu s pyramidovym podvzorkovanim obrazi. Navrzené me-

tody byly testovany predevsim na syntetickych datech (sekvence 25 obrazi) a autofi
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rovnéz srovnali oba pristupy. Upravena metoda zaloZena na prostorovo-casové regis-
traci obrazi dosdhla priumeérné geometrické chyby 1.265 pixelt, zatimco puvodni
metoda s postupnou registraci obrazlii prumérné geometrické chyby 4.815 pixeli.
Metoda byla testovana na realnych klinickych datech, ale nebyla hodnocena pfes-
nost registrace, ale jen metodika hodnoceni pohyblivosti myokardu. Autofi pak v [94]
provedli srovnani této metody s vysledky ziskanymi pomoci Dopplerova méteni.

Podobnou metodu registrace zaloZzenou na B-splajnech predstavili autori v [57].
Odhad parametru je proveden pomoci Broyden Fletcher Goldfarb Shannonové opti-
maliza¢ni metody a jako podobnostni kritérium je opét zvolen SSD. Hlavnim piino-
sem predstavené metody je definice anatomického souradného systému, ktery respek-
tuje anatomické struktury. Proti klasické kartézské souradnici je umoznéna presnéjsi
konstrukce B-splajnt vzhledem k anatomii srdce. Metoda byla testovana na datech
pofizenych in-vivo na péti pokusnych ovcich plemene Suffolk. Vysledky ukazuji,
7e pouziti anatomického soufadného systému je srovnatelné s klasickym kartézskym
systémem, nicméné anatomicky souradny systém se jevi jako nazornéjsi a intuitiv-
néjsi pro klinické experty.

K velice pouzivanym metodam pro sledovani pohyblivosti myokardu patii také
"speckle tracking"(ST). Jedna se o metodu zaloZenou na principu sledovani interfe-
ren¢niho Sumu (spekli) pro odhadnuti pohybu ve scéné. Tato metoda byla predsta-
vena v [165] pro odhad rychlosti toku krve. Na zakladé vypoctu korelace spekli mezi
jednotlivymi obrazy v sekvenci je mozné odhadnout smér a rychlost pohybu. Me-
toda se nasledné zacala aplikovat v klasické echokardiografii a vznikla tak technika
“speckle tracking echocardiography” (STE), ktera slouzi jako alternativa k Dopple-
rovskym mérenim pohyblivosti. Prehled jejtho vyuziti a vyhodnoceni dosahovanych
vysledku je provedeno v [41].

Autori v [25] propojili ST metodu s metodou sledovani tvaru (shape tracking)
pro stanoveni deformace pfi 4D echokardiografii. Metoda sledovani tvaru je zalo-
zena na sledovani bodt na povrchu myokardu mezi jednotlivymi snimky a néasledné
pomoci modelu nebo interpolace stanovi miru posunuti celého myokardu. Tyto vy-
znamné body mohou byt stanoveny na zakladé obrazové segmentace. K porovnavani
jednotlivych bodu se vyuziva nejen jejich polohy, ale napiiklad také zakfiveni v da-
ném misté. Vypocet vysledného posunuti jen na zakladé téchto bodu je vypocetné
velice naro¢né, proto pro zpresnéni autoii metodu doplnili i o ST. Vysledky této
metody byly ovéreny na 3D ultrazvukovych obrazech srdce péti pst. Byl pouzit
skener Philips iE33 spolu se sondou X7-2, ktera byla umisténa ve vodé nad srd-
cem pro snimani pfi otevieném hrudniku. Snimani bylo provedeno Sest tydnu po
chirurgicky provedené okluzi na levé predni descendentni koronarni artérii. Ziskané
vysledky byly porovnany s vysledky ziskanymi pomoci magnetické rezonance. Vy-

sledné stanoveni deformace myokardu koreluje s vysledky z magnetické rezonance
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s vyjimkou anteriorni a anterolaterani oblasti hrotu srdce. Tato oblast byla pobliz
mista infarktu u vétsiny zvirat, coz zpusobuje mensi pohyb a tim i mnohem vétsi
nachylnost k chybam.

Metody ST nachézeji vyuziti pro rekonstrukei tzv. freehand 3D ultrazvukovych
obrazu [166], [40]. Principem této rekonstrukce je pouZiti klasické 2D ultrazvukové
sondy, coz umoznuje ru¢né nasnimat postupné fezy v riznych rovinach a po prosto-
rové transformaci z nich nasledné slozit cely 3D objem.

Hlubsi pohled na ST metody je predstaven v [116], kde se autofi zaméfili na sta-
noveni zakladnich omezeni, které ovliviiuji moznosti sledovani mékkych tkani. Autofi
se zamérili na stanoveni korelace mezi prostorovou transformaci spekli a tkané. Z je-
jich vysledku vyplyva, Ze rotace o vice nez 5° stejné jako deformace o vice nez 20%
zpusobuje ztratu korelace mezi speklemi (dekorelace) a tim znemoZziiuje stanoveni
pohybu tkané. Podobny negativni vliv miize mit i pouhy posun v ptipadé pouziti
sektorovych sond. Posun v soufadnicich (x,y) totiz vyvolava rotaci vzhledem k je-
jich PSF. Problémem je rovnéz pohyb tkané respektive sondy mimo rovinu snimani
[21]. O eliminaci téchto nepiiznivych vlivi se pokusili autoi v [98], kde predsta-
vili metodu parové filtrace. Vysledky této metody jsou ovéreny pouze na fantomech
za predpokladu linearniho konvolu¢niho modelu ve vzdaleném ultrazvukovém poli,
znalosti PSF a dalsich parametri jako je napiiklad prostorova frekvence ménice,
coz je v realnych aplikacich velice obtizné definovatelné.

Kromé téchto monomodéalnich metod byly predstaveny i nékteré multimodalni
registra¢ni metody. V [62] je pfedstavena metoda pro registraci 2D ultrazvukovych
obrazu tlukouciho srdce a 3D modelu pofizeného pomoci CT. Autofi zde predstavili
metodu pro dynamickou registraci preoperativnich 3D CT skenu a realtime 2D US
skent srdce. Pro presné sledovani polohy ultrazvukové sondy vyuzili systému Pola-
ris, ktery umoziuje presnost urceni pozice ~0.3 mm. Synchronizace mezi sekvencemi
je provedena na zakladé EKG zaznamu. V periopera¢ni fazi je provedena manualni
registrace (posun a rotace) rekonstruovaného 3D US obrazu s preoperativnim 3D
CT skenem. Nasledné je transformace zpresnéna pomoci vzajemné informace jako
podobnostniho kritéria a gradientni optimalizac¢ni metody. V intraoperac¢ni fazi se re-
gistruji preopera¢ni 3D obrazy vzhledem k 2D US obraziim. Pro inicializaci transfor-
mace se vyuziva vysledki z perioperacni registrace obrazu a vysledna transformace
je nalezena na zakladé maximalizace vzajemné informace. Metoda byla testovana
jak na statickém fantomu, kde dosahovala chyby 1.3740.34 mm, tak i na fantomu
simulujici funkei srdce, kde dosahla prumérné chyby 1.69+0.36 mm. Autofi predlo-
zili také vysledky registrace dat ziskanych béhem pokust na zvifatech. Zde metoda
dosahovala praimérné chyby 3.554+1.49 mm.

Autofi v [92] predstavili multimodalni registra¢ni metodu pro registraci 3D US

obrazi a CT skenii jater uréena zejména pro sledovani pritbéhu operace. Metoda je
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zaloZena na kombinaci intenzitni registrace a registrace pomoci vyznamnych bodi.
Metoda vyuziva thin-plate spline registraci [156] s vyuzitim normalizovaného gra-
dientniho pole [46] jako podobnostniho kritéria. Metoda byla testovana na klinic-
kych datech ze tii pacient. Pro jednotlivé pacienty byla dosazena prumeérné chyba
2.6+2.0mm, 3.6+3.4mm a 4.94+4.3 mm.

Registrace obrazi je také jeden ze zékladnich krokii zpracovani obrazi pro per-
fuzni analyzu. Perfuzni analyza je zalozena na principu sledovani ¢asového prubéhu
koncentrace kontrastni latky v uré¢ité oblasti zajmu (region of interest - ROI) [80]. Re-
gistra¢ni metody se vyuzivaji pro zpracovani ¢asovych sekvenci obrazi pro potlaceni
pohybii zptisobenych pohyby pacienta, organi a ultrazvukové sondy. V nékterych
pripadech je obtizné rozlisit, zda volit monomodalni nebo multimodalni piistup,
zejména pokud dochazi k vyraznéjsim zménam kontrastu v obrazech. S ohledem
na tuto skutec¢nost je potieba zvolit spravnou podobnostni kriterialni funkci, na-
piiklad metoda registrace ultrazvukovych obrazu pro perfuzni analyzu predstavena
v [70] je zalozena na vzajemné korelaci. Stejnou kriterialni funkci vyuzivaji autori
v [123] pro registraci sekvenci ultrazvukovych dat ziskanych pii kontrastnim zobra-
zovani myokardu. Vyuzili flexibilni registra¢ni metodu predstavenou v [56] a doplnili
ji o Bayesovsky pristup. Dosazené vysledky porovnali s manuélnim zarovnavanim,
kde nebyly patrné vyznamné rozdily. Nicméné automaticka registrace umoznuje za-
kresleni vétsich ROI.

Pii perfuzni analyze neni vzdy nutné registrovat celé obrazy, postacuje spravné
stanovit polohu vybrané ROI. Piikladem mize byt metoda predstavena v [108],
kde autofi upravili iterativni diferenéni metodu popsanou v [104] aby vytvorili tech-
niku pro vypocet optického toku ve scéné. Vysledky metody porovnali s metodami
porovnavani blokti v obraze zalozenych na normalizované SSD a na normalizované
vzajemné korelaci jako kriterialnich funkei. Stejnych metod pro porovnavani bloku
vyuzili i autofi v [I60] pro sledovani ROI pii kontrastni echokardiografii. Jako kri-
teridlni funkce byla zvolena suma absolutnich odchylek (SAD) a pro vypocet krite-
ridlni funkce byla implementovana metoda popsana v [12]. Dosazené vysledky byly
ovéreny na experimentéalnich datech pofizenych pii kontrastni echokardiografii psa
(kfizenec, vaha 19.8kg). Autofi se nezabyvali vyhodnocenim geometrické presnosti
sledovani ROI, ale jen porovnanim odhadnutych perfuznich parametri s fyziologic-
kymi hodnotami. Nicméné vysledky ukazuji, ze metoda je vyuzitelna pro perfuzni
analyzu.

Predstavené metody predstavuji zdkladni prehled metod a pristupi vyuzivanych
v oblasti monomodalni (US-US) i multimodalni (US-CT, US-MRI, atd.) registrace
ultrazvukovych obrazii. Nicméné nové aplikace jako je perfuzni analyza pomoci kon-
trastntho zobrazovani v ultrasonografii a rozvoj zobrazovacich systémii si zadaji

rychlejsi a presnéjsi metody registrace. Dalsim zakladnim problémem je i zptisob
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hodnoceni kvality registrace pripadné stanoveni presnosti sledovani ROI. Né&kteri
autofi provadéji pouze subjektivni srovnani dosazenych vysledku, v jinych pfipa-
dech jsou metody testovany pouze na syntetickych datech, coz znemoznuje piimé

porovnani jednotlivych metod.

1.3 Diagnostické vyuziti oftalmologickych obrazii

V oftalmologii jde zejména o diagnostiku vékem podminéné makularni degenerace
(VPMD), glaukomu a diabetické retinopatie (DR) s ohledem na piesnost a vypocetni
naroc¢nost pri rutinnim vysSetfeni. Tato onemocnéni patii v Evropé mezi nejveétsi
piiciny ztraty zraku dospélych jedincit (VPMD - 26%, glaukom - 20.5%, DR - 8.9%)
[134].

Pricinou VPMD je vazné poskozeni sitnice, a to v misté nejostiejsitho videéni,
makuly. Diky zménam v cévnatce a Bruchové membrané dochézi k nedostatku zivin
privadénych do bunék na sitnici a tim padem i k makule. Timto dochazi k jejimu
poskozeni a ke snizeni schopnosti centralniho vidéni. Na o¢nim pozadi mohou rovnéz
vznikat tzv. novotvorené cévy, které zpisobuji méné castou, ale mnohem nebezpec-
néjsi vlhkou formu VPMD. U suché formy VPMD je pfic¢inou zanik pigmentovych
bunék a bunék citlivych na svétlo [100].

Pro diagnostiku se vyuziva jak klasické barevné kamery, tak snimani sitnice po-
moci HRA 2 (Heilderberg Retina Angiograph) v blizké infracervené oblasti (IR)
(A = 830nm) a autofluorescenénim modu (AF) (excitace A = 535 — 580 nm, emise
A = 615—"715nm). IR umoziuje zobrazit novotvorené cévy v sitnici a AF slouzi pro
zobrazeni metabolickych procesi sitnice. Pro véasnou diagnostiku jsou oba odpovi-
dajici obrazy porovnavény, coz vyzaduje provedeni presné registrace obrazu [164] 37].

Dalsim zavaznym onemocnénim je glaukom, u kterého dochazi k poskozeni oc-
niho nervu a tim k postupnému poskozeni zraku. Problémem je, Ze pro pacienty
je tato nemoc zpocatku zcela bezpiiznakova, protoze k vypadkim dochézi zejména
v periferni oblasti vidéni. Prvni priznaky vypadku centralniho vidéni dochéazi az
v rozvinutych fazich onemocnéni. Pro diagnostiku se vyuziva zejména opticky ko-
herentni tomograficky systém (OCT), ktery umoziuje zobrazit tloustku nervovych
vlaken [87, [148§].

Vyzkum smétuje i k vyuziti obrazu ziskanych pomoci fundus kamery k hodnoceni
tloustky vrstvy nervovych vlaken. To by umoznilo véasnéjsi diagnoézu pii bézném
rutinnim vysetfeni pomoci fundus kamery. Tyto metody jsou zaloZeny na celé radé
metod texturni analyzy, jako je napiiklad filtrace pomoci pfizpusobenych filtra [55],
vyuzitim smérové spektralni analyzy, detekce hran a zmény jasu [69], nebo s vyuzitim

Markovovych Fetézcu [125].

21



Rovnéz DR patii mezi nejrozsitenéjsi priciny ztraty zraku v zapadni Evropé
[38]. Onemocnéni postihuje krevni cévy vyzivujici sitnici, kdy v prvnich fazich ne-
moci vznikaji mikroaneurysmata, hemoragie a tvrdé exsudaty [27]. Diagnostika se
zaméruje praveé na detekei téchto vad sitnice. Je snahou vyvinout automaticky dia-
gnosticky systém, ktery umozni automatické zpracovani velkého poctu obrazi a vy-

hodnoceni pfitomnosti charakteristickych znakt onemocnéni DR [147].

1.4 Metody registrace oftalmologickych obrazi

Registrace obrazii je v mnoha pripadech nezbytny krok ve vsSech vyjmenovanych
diagnostickych oblastech. Mtze se jednat o registraci obrazii riznych modalit - mul-
timodalni registrace (AF a IR, OCT a fundus) nebo monomodalni registrace pro
sledovani rozvoje nemoci a jeji nasledné lécby. Zde je predlozen piehled stavajicich
metod pro registraci oftalmologickych obrazii. Hlavni nedostatkem vétsiny publiko-
vanych ¢lankt je chybé&jici popis parametrii pouzitého zobrazovaciho systému. Autofi
se omezuji pouze na popis velikosti snimku v pixelech, ale mnohdy zcela chybi infor-
mace o zorném poli (FOV), coz je nezbytné pro spravné uréeni prostorové rozlisovaci
schopnosti.

Registrace zalozena na vyznamnych bodech nachazi v oftalmologii velké uplat-
néni v porovnani s jasovymi metodami. V obrazech sitnice jsou totiz velké homogenni
plochy, které jsou naro¢né na zpracovani pomoci jasovych metod. Dalsi vyhodou re-
gistrace na zakladé vyznamnych bodt je moznost vyuziti takto detekovanych bodi
pro diagnostické ucely. Jako vyznamné body zde totiz mohou slouzit cévy a jejich
vétveni, opticky disk a dalsi struktury.

Autofi v [I78] predstavili multimodélni registra¢ni metodu, jejimz zakladem
je detekce cévniho fecisté a jeho vétveni. Korespondujici body jsou detekovany na za-
kladé thlu, ktery sviraji piislusné cévy. Nasledné je nalezena prostorova transfor-
mace pomoci Houghovy transformace s vyuzitim Bayesovského piistupu.

Pro sestaveni velkého obrazu sitnice z dilé¢ich mensich obrazi je v [I57] predsta-
vena metoda zaloZena na detekci vyznamnych bodia. Autori zde dosahli 97% uspés-
nost registrace obrazu zdravé sitnice a 88.3% na obrazech nemocné sitnice. VyuZziva
se zde upraven¢ho algoritmu Iterative Closest Point (ICP) [9], ktery byl vytvoren
pro minimalizaci vzdéalenosti dvou soubort bodi. Tento algoritmus je rovnéz vyuzit
v [59], kde je predstavena metoda pro rychlou “on-line” registraci obrazu sitnice.
Vyuziva kvadratického transformac¢niho modelu a porovnévani vyznamnych bodi,
které tvori tzv. konstelace. Autoii uvedli dva pfistupy, kdy v tom prvnim zamére-
ném na presnost vyuzivali obrazy o velikosti 1024x1024 pixeld a doséhli pramérné

chyby 1.12 pixelt (medidn chyby 0.94 pixeli) v porovnani se zlatym standardem.
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Druhy pristup byl optimalizovan na rychlost, zde jsou vyuzity podvzorkované ob-
razy na poloviéni velikost 512x512 pixelt. Primérna chyba byla 1.21 pixelt (median
chyby 1.05 pixel), ale registrace jednoho péaru trvala pouze 52 ms na 900 MHz Pen-
tiumlIII procesoru. Algoritmus ICP se Casto vyuziva nejen pro registraci 2D obraz,
ale i 3D obrazu |22 [73].

Dalsi moznosti je vyuziti hranovych detektort, napiiklad v [20] je pfedstavena re-
gistra¢ni metoda zalozena na Harrisové detektoru a specialnimu deskriptoru, ktery je
Castené invariantni vi¢i jasu v obrazu [19]. Tento deskriptor je pouZit pro parovani
odpovidajicich bodi. Algoritmus byl otestovan na 168 parech obrazi, kdy 151 part
bylo zregistrovano presné (median chyby byl mensi nez 1.5 pixeld). V [I79] je pied-
stavena registracni metoda, ktera vyuziva pro detekci vyznamnych bodu deskriptor
sobépodobnosti. Tento deskriptor se zamétuje predevsim na popis geometrie vy-
znamného bodu nez na jeho jas. Diky tomu je mozné jej vyuzit i k multimodalni re-
gistraci. K nalezeni transformace je vyuzito metody linearnitho programovani. Tento
pristup umoznil simultanné fesit korespondenci bodu spolu s nalezenim transfor-
mace. Metoda dosahuje primérné presnosti 1.2 pixelu, ale byla testovana jen na 19
péarech obrazii.

Multimodéalni registrace popséana v [114] je zaloZzena na detekci korespondence
vyznamnych bodi pomoci samoorganizujicich se map (self organizing maps). Autofi
zde dosahli na 24 obrazech (modrozeleny obraz, fluoresceinovy angiogram a angi-
ogram s indocyaninovou zeleni) o velikosti 1024x1024 pixelu st¥edni kvadratickou
odchylku od 1.56 do 4.26 pixeli.

Aktuélné se rovnéz rozvijeji moderni registracni metody zaloZené na teorii grafa.
Metoda popsana v [29] je zalozena na porovnavani cévniho re¢isté pomoci piistupu
teorie grafii. Predstavena metoda je zalozena na ICP algoritmu a autofi dosahli
prumérné chyby 0.8052 pixelt na sadé 48 obrazi pacientii.

Presnost téchto metod je v mnoha ptipadech ovlivnéna pravé presnosti detekce
jednotlivych vyznamnych bodi a jejich vzajemné korespondence. Pravé diky tomu
je mnohdy obtizné vyuzit tyto metody pro registraci obrazi s rtiznymi patologic-
kymi strukturami, jako jsou exsudaty, hemoragie, a dalsi. Pfedstavené metody jsou
rovnéz ¢asto navrzené pro praci s obrazy s nizkym rozlisenim, coz neodpovidé dnes-
nim fundus kameram, které jsou schopny snimat obrazy o velikosti 14 Mpix a vice.
Prave presna lokalizace vyznamnych bodu v referenénim a registrovaném obraze je
typickym problémem pro tyto typy obrazi.

Druha skupina registracnich metod je zalozena na rtiznych kritériich porovnavani
jasu pixeli. Mezi nejpouzivanéjsi kritéria patii: suma rozdila kvadréati, vzajemna
korelace a vzajemna informace. Pravé v [140] je pfedstavena registrac¢ni metoda za-
loZzena na vzajemné informaci, ktera je velice pouzivana pro registraci obrazu sitnice.

Navrzena metoda vyuziva optimalizaéni metodu simulovaného zihani pro nalezeni
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vysledné transformace (posun, rotace a zména méfitka). Testovani bylo provedeno
na sadé 49 paru obrazu a dosazena presnost byla 0.5 pixelt. Jako zlaty standard pro
srovnani byla pouzita registrace s vyuzitim tiplného prohledéavani prostoru parame-
tri. Registra¢ni metoda také vyuziva pristupu postupného podvzorkovani.

Metoda pro registraci obrazu z konfokalniho laserového skenovactho oftalmosko-
pu a klasického barevného obrazu sitnice predstavena v [144] rovnéz vyuziva jako
kritéria vzajemnou informaci. V tomto pfipadé je kritérium doplnéno i o informaci
o nékterych strukturach v obrazu. Pyramidovy pristup s postupnym podvzorkova-
nim umoznuje rychlejsi a presnéjsi nalezeni parametrii transformace pomoci riznych
optimaliza¢nich metod (iplné prohledavéni, simulované zihani, gradientni metody).
Pro testovani byla pouzita sada 27 obrazi a testovaly se i rtzné zpusoby vypo-
¢tu vzajemné informace. Hodnoceni kvality registrace bylo provedeno subjektivné
rozdélenim vysledkt do ¢tyt t¥id: O - Spatny, 1 - pramérny, 2 - dobry, 3 - vynikajici.

Autofi v [85] predstavili metodu registrace a faze obrazu ze skenovaciho konfo-
kélniho laserového oftalmoskopu a klasického obrazu sitnice, kde opét vyuzili jako
kritérium vzajemnou informaci. Se stejnym kritériem pracuje metoda predstavena
v [86] pro registraci autofluorescen¢nich obrazi. Jedna se o flexibilni registraci, kde
je vyuzito B-splajnu jako modelu prostorové transformace. Normalizovana vzajemné
korelace je zase vyuzita pro registraci infracervenych a autofluorescenc¢nich obrazi
v [81), B3] jako prostiedek pro podporu diagnostiky glaukomu.

Vzajemna informace jako velice rozsitené kritérium naslo uplatnéni i v [75], kde
je predstavena metoda pro odstranéni skvrn a odleski pii snimani videozaznamu
sitnice. Cela metoda je zaloZena na rigidni registraci jednotlivych obrazi videosek-
vence, a sledovani pohybti odleskii a jejich nahrazeni nezkreslenym obrazem. Metoda
byla otestovana na Sesti videozaznamech sitnice.

Odlisny pristup k registraci obraziu predstavili autori v [23]. Pro registraci ob-
razl pomoci jasové metody vyuzili teorie grafii. Globalni optimaliza¢ni problém fesi
pomoci metody profezavani grafii. Metoda byla testovdna jen na pétici part ob-
razii mozku z magnetické rezonance a péti part obrazi sitnice, vSechny o velikosti
256x256 pixelt.

Tyto registra¢ni metody vétsinou spojuje jeden hlavni problém a to je optima-
lizace. Zejména pii velkych obrazech a pfi komplexnéjsim transformac¢nim modelu
je optimalizace znacné vypoctové i casové narocna. Nékteré optimalizacni pristupy
navic nezarucuji nalezeni globalniho extrému a to ani v pripadé, ze je pouzit pyra-
midovy piistup s postupnym podvzorkovanim. Vzhledem k témto nedostatkim je
potieba dalsi rozvoj téchto registracnich metod.

Jako jednou z moznosti je kombinace obou pristupt, a to jasové registrace a re-
gistrace zalozené na detekci vyznamnych bodt. Jednodusi princip kombinace téchto

pristupi predstavili autori v [113]. Zde je vyuzito segmentace cévniho fecisté pomoci
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prizptsobenych filtri a nasledné binarni obrazy jsou pouzity pro hledani parametri
transformace. K tomu je vyuzita metoda simulovaného zihéni a genetické algoritmy.
Vysledky ziskané na 26 parech obrazii sitnice ukazuji, Ze predstavena automaticka
registrace je presnéjsi nez manualni registrace. Autofi v [I8] predstavili komplexné&jsi
metodu, kterd v sobé kombinuje segmentaci krevniho rec¢isté pomoci prizptisobené
filtrace, odhad posunu pomoci korela¢niho koeficientu a kone¢nou pfesnou registraci
pomoci vyznamnych bodi a algoritmu ICP. Jako transformacni model je zvolené
kvadraticka a afinni prostorova transformace.

Specidlnim piipadem je registrace pomoci fazové korelace. Jedné se o jasovou
metodu, kde se vyuzivd Fourierova posuvného teorému. Tuto metodu pouzili au-
tofi v [I73] pro odhad posunu, rotace a méfitka pii registraci obrazi sitnice. Dosa-
zené vysledky jsou prezentovany pouze na dvou piikladech. Nicméné fazova korelace
se vyuziva i v jinych oblastech registrace obrazi, jako je napiiklad 3D registrace ob-
razi z magnetické rezonance [I1] nebo pro registraci o¢ni duhovky pro biometrické
systémy [61].

Pomérné odlisnou oblasti je registrace tomografickych dat ziskavanych pomoci
optické tomografické koherence (OCT). Na rozdil od uvedenych modalit OCT umoz-
nuje ziskani tomografickych fezu sitnici. Jedné se tak tedy o zobrazeni jednotlivych
vrstev sitnice.

Specialnim prikladem registrace obrazu je registrace OCT a fudnus dat. Jedna
se o multimodalni registraci, kde je snahou registrace tomografickych tezu sitnici
(OCT) a obrazu sitnice (fundus). Snahou je tedy nalezeni presné pozice OCT skenu
ve fundus obrazu. Diky tomu dojte k eliminaci pohybového artefaktu a navic fuze
téchto obrazii umozni dalsi diagnostické hodnoceni pomoci téchto dvou modalit.

Snimani OCT dat je provadéno laserem postupné po jednotlivych fezech. I pres
vysokou rychlost snimani se mohou v obraze objevit pohybové artefakty zptisobené
zejména tzv. mikrosakadami (drobné rychlé pohyby o¢i)[139]. V ¢lanku [82] je pred-
stavena registra¢ni metoda, kde se pro predregistraci dat vyuziva fazové korelace.
Nésledné jsou jednotlivé OCT fezy segmentovany, aby byla oddélené vrstva s cévami.
Cévni struktury jsou totiz patrné jak v OCT datech, tak i na fundus snimcich. Pozice
jednotlivych Tezii pak byla nalezena pomoci kombinace korela¢niho kritéria a vza-
jemné informace. Metoda byla implementovana bez optimalizace s vyuzitim metody
uplného prohledavani.
parametry zobrazeni, coz rovnéz klade pozadavky na vyvoj novych registracnich
postupi. Jde zejména o nové metody, které dokazi zpracovavat obrazy o velkém
rozliSeni dostate¢né rychle pro bézné rutinni vySetfeni. Dalsim problémem v této
oblasti je vyhodnoceni dosazené kvality registrace a srovnani jednotlivych metod.

Autofi ¢asto uvadéji prumérnou chybu nebo median absolutni chyby v pixelech. Diky
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tomu nelze provést piimé srovnani jednotlivych metod. U nékterych predstavenych
metod také chybi testovani na dostate¢ném objemu dat. Metody jsou ¢asto testovany
jen na velice omezeném souboru dat a navic pouze na datech porizenych na zdravych
pacientech. Pfitom v praxi je ¢asto dulezita schopnost algoritmu zpracovavat data

s riznymi patologickymi strukturami.
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2 CILE PRACE

Hlavnimi cili disertacni préace je zejména registrace obrazl v oblasti ultrazvukovych

zobrazovacich systémi. Jednotlivé cile 1ze specifikovat jako:

1.

Vyvoj metod pro registraci ultrazvukovych obrazii v kontrastni echokardiogra-
fii. Ovéreni téchto metod i pro ultrazvukové obrazy v kontrastnim zobrazovani
i v jinych medicinskych oborech.

Vyvoj metod, které mohou vhodné prezentovat kvalitu registrace. Jde jak
o stanoveni metodiky subjektivniho hodnoceni, tak i metod pro objektivni

vyhodnoceni vysledku registrace.

. Tvorba ucelené aplikace pro prehlednéjsi a automatizovanou registraci sad ob-

razu.

Vytvorené registracni metody a postupy maji byt zaméreny zejména na zpraco-

vani sad obrazi, jde zejména o sekvence porizené pomoci kontrastni ultrasonografie.

Tyto velké objemy dat kladou i velké pozadavky na vypocetni vykon, takze se zde

nabizi moznost vyuziti prostfedkt paralelniho programovani.

Registrace oftalmologickych obrazii tvoii pouze mensi ¢ast této prace. Jedna

se predevsim o ovéreni stavajicich metod, zejména pak registraci zalozenych na vy-

znamnych bodech. V této oblasti totiz existuje cela fada metod, které jsou hojné

vyuzivany v praxi. Nicméné i zde stéle probiha vyzkum novych, robustnéjsich a rych-

lejsich metod registrace, které nalézaji uplatnéni jak v medicing, tak i v jinych ob-

lastech jako je napiiklad biometrie. Hlavni cile v oblasti registrace oftalmologickych

obrazu lze tedy specifikovat jako:

1.

Ovéreni stavajicich metod pro registraci autofluorescen¢nich a infracervenych
obrazu sitnice.
Ovéreni metod registrace obrazi porizenych s delsim ¢asovym odstupem po-

moci fundus kamery.

. Nalezeni novych metod a postupt, které povedou na rychlejsi a presnéjsi re-

gistraci snimki sitnice.
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3 ZDROJE DAT V ULTRAZVUKOVYCH ZOB-
RAZOVACICH SYSTEMECH

3.1 Zakladni veliCiny

Ultrazvukové zobrazovaci systémy jsou zalozeny na detekci a zobrazeni akustické
energie odrazené na rozhranich v téle. Na zakladé toho lze rekonstruovat sedoténové
obrazy, které zobrazuji strukturu tkani v téle. Z fyzikalniho hlediska je ultrazvuk
mechanické vinéni o frekvenci vyssi nez je frekvence slysitelného zvuku (~ 20 kHz).

Rychlost §ifeni ultrazvukového vinéni ¢ v [m - s7!] je konstantou pro dany material:
c=A-f (3.1)

kde A predstavuje vlnovou délku v [m] a f je frekvence mechanického vinéni
v [Hz]. Rychlost sifeni je dana predevsim hustotou a tuhosti materialu. Vyssi tuhost
zpusobuje vyssi rychlost a naopak vyssi hustota snizuje rychlost Siteni. Schopnost
materidlu prenasSet mechanické vinéni je dana akustickou impedanci Z déna v jed-

notce [kg - m~2 - s7!], kterd je dané jako:
Z=p-c, (3.2)

kde je p hustotou materialu v [kg - m™3]. Pro mékké tkané je stanovena priamérna
rychlost §ffeni ultrazvukového vinéni na 1540 ms™1.
Pro diagnostické tucely se pouzivaji frekvence od 2 MHz, prehled pouzivanych

frekvenci pro rizné medicinské aplikace je uveden v Tab. [3.1]

Tab. 3.1: Frekvence ultrazvuku vyuzivané v diagnostickych systémech

Frekvence |[MHz| ‘ Aplikace, oblast pouziti

2.5 Hluboko ulozené organy, porodnictvi, kardiologie

3.5 Bézné abdominalni vysetieni, porodnictvi

5.0 Cévni vySetfeni, vySetieni prsu, gynekologie

7.5 VySetieni prsu, stitna zlaza

10.0 VySetieni prsu, stitna zlaza, povrchové zily a struktury
40.0 - 100.0 Specidlni systémy pro studie na malych zviratech

Soucasné ultrazvukové diagnostické pristroje jsou zalozeny na detekci a zobra-
zeni odrazenych ultrazvukovych vin (echa). Je samozfejmé mozné vyuzit také tzv.
transmisni ultrazvukové zobrazovani, ale to neni v soucasné dobé klinicky vyuzi-

vano. Pro vznik echa je nezbytna pritomnost rozhrani, které zptisobi odrazeni ¢asti
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ultrazvukové energie. Pokud se ultrazvuk §ifi v homogennim prostiedi, nedochazi
zde k zadnym odrazim. V pripadé rozhrani dvou materidlu s odlisnymi fyzikalnimi
vlastnostmi vznikne rozhrani, na kterém dochéazi k odrazu ultrazvukového vinéni.
Pokud jsou tyto rozhrani dostatecné velké, jedna se o tzv. zrcadlové reflektory. Ve-
likost odrazené energie lze vyjadrit na zakladé akustickych impedanci materiali

(Z1, Zy) tvoricich rozhrani jako:

(Z2 — Z,)°

R= (2L
(Zy + Z1)?

(3.3)

kde R je koeficient odrazu.

Vétsina odrazi v lidském téle nevznika na téchto zrcadlovych reflektorech, ale
na ¢asticich v organech, které jsou mensi, nez je vlnova délka ultrazvukového zéafenti.
V tomto piipadé se jedna o difazni reflektory (rozptylujici ¢astice), které rozptyluji
dopadajici ultrazvukovou energii do vSech smérii. Diky konstruktivni a destruktivni
interferenci téchto difuznich ech vzniké typicky Sum zvany spekle. Projevuje se jako
urc¢ita textura v jednotlivych orgénech.

Pokud ultrazvukové vinéni prechézi z jednoho do druhého prostiedi s odlisnou

rychlosti siteni, pak se zde uplatni zédkon lomu:

sin(0y) a
sin(fy) ¢’ (34)

kde je 6 thel dopadu ultrazvukového svazku na rozhrani, 65 je tthel lomu svazku
a c1 a co jsou rychlosti §ifeni ultrazvuku v jednotlivych prostredich. Je to dilezité
zejména v diagnostice, kde tento vliv muze zpusobit zkresleni obrazu. Diky lomu
ultrazvukového paprsku se totiz nékteré struktury mohou zobrazit ve zcela odlisné
pozici.

Ultrazvukové vinéni je rovnéz pii svém prichodu prostiedim pohlcovano a pre-
ménéno na teplo. Z toho ditvodu je potfeba definovat akusticky vykon (P) vyjadren
ve wattech [W] nebo miliwattech [mW]. Protoze piisobime ultrazvukovym vlnénim

na ur¢itou plochu S, definujeme si také jeho intenzitu I:

P
I = 5 [W-cm™2 W, em?]. (3.5)

Po zméfeni intenzity ultrazvukového pole v urcitych mistech prostredi lze také
urc¢it utlum. Ten udava, do jaké miry je ultrazvukové vinéni pohlcovano a prfeménéno
na teplo. Utlum se nejcastéji vyjadiuje relativné v decibelech [dB].

Dalsi dulezitou veli¢inou pro diagnostické vyuziti ultrazvuku je mechanicky in-
dex, ktery udava nachylnost ke vzniku kavitaci v mediu. Mechanicky index (MI) je

definovéan jako:
Pneg

ik

MI = (3.6)
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kde P,., je amplituda negativniho impulzu a f je frekvence ultrazvuku. Mechanicky
index je definovan pro oblast fokusace ultrazvukového svazku, takze zavisi na hloubce
(s rostouci hloubkou klesa) a rovnéz na laterarni pozici v obraze (klesa k okrajum
sektoru). Vzhledem k tomu, Ze jeho vypocet je pomérné komplexni problém, nelze
srovnavat mechanické indexy na pristrojich od riznych vyrobei. Obvykla hodnota

MI pro klinické ultrazvukové zobrazovaci systémy je mezi 0.2 az 2.0.

3.2 Ultrazvukové kontrastni latky

Kontrastni latky se Siroce vyuzivaji v diagnostice pomoci zobrazovacich modalit jako
je vypocetni tomografie, magneticka rezonance nebo radionuklidové zobrazovani.
Kontrastni latky se stale vice prosazuji také v ultrasonografii. Pro jejich vyuziti
hovoti moznost zlepsit diagnostiku pomoci relativné neinvazivniho vysetieni a usetfit
pacienta od dalsich naro¢nych a invazivnéjsich vySetfeni.

Hlavnim principem kontrastnich latek pro zobrazovaci modality je zména vlast-
nosti primarniho parametrického pole. Pti ultrazvukovém vysetfeni se nabizi zména
akustické impedance, proto se vyuzivaji kontrastni latky tvofeny mikrobublinkami
vzduchu nebo jiného plynu. Rychlost sifeni ultrazvuku ve vzduchu je totiz znacné
odlisna od rychlosti 8ifeni ultrazvuku ve tkani, coz predstavuje velky koeficient od-
razu.

Mezi prvni ultrazvukové kontrastni latky patii ruéné pripravované roztoky s mi-
krobublinkami vzduchu. Tyto kontrastni latky byly pfipravovany michanim ruc¢né
[43]. Velikost ziskaného echa tak do zna¢né miry ovliviiovala viskozita pouzitého
média pro pfipravu kontrastni latky. S rostouci viskozitou se také zvétSoval pocet
relativné stabilnich mikrobublinek, které ztstaly v roztoku zachyceny. Hlavni nevy-
hodou téchto kontrastnich latek je predevsim kratka zivotnost mikrobublinek (v ra-
dech jednotek sekund) a také pomérné velky pramér mikrobublinek. Tyto kontrastni
latky tak byly vyuzivany prevazné v echokardiografii.

Pro zvyseni stability mikrobublinek se zacaly vyvijet kontrastni latky, které meély
mikrobublinky stabilizované ur¢itymi membranami. Dalsim pozadavkem rovnéz bylo
vytvofeni mikrobublinek, které by mély srovnatelné rozméry s rozméry cervenych
krvinek. Pokud tyto podminky byly splnény, pak dokézala kontrastni latka projit
bez vétsich ztrat srdcem a kapildrnim recistém. Prvni takovou kontrastni latku pred-
stavili autofi v [35], kde pomoci sonifikdtoru vyrobili mikrobublinky stabilizované
pomoci albuminu. Tato kontrastni latka byla nésledné komer¢né vyrabéna jako Al-
bunex (Mallinckrodt Medical, Inc., St Luis, Mo).

Problémem téchto kontrastnich latek je ten, ze pouzitd membréna je velice tenka

a vzduch tak miize snadno difundovat zpét do krve. Rychlost této difuze neni ovliv-
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néna jen vlastnostmi kontrastni latky, ale rovnéz zalezi na vlastnostech krve kazdého
pacienta. Diky tomu dochézi k zna¢nému zkraceni efektivni doby pro detekovatel-
nost téchto kontrastnich latek. Novéjsi kontrastni latky se snazi tyto nedostatky
odstranit. Jedna se zejména o zvySeni odrazené ultrazvukové energie a také o za-
branéni diftze plynu z mikrobublinek do okoli. Misto vzduchu se tak vyuzivaji jiné
plyny, napiiklad perfluorouhlovodiky. Mezi predstavitele patii Optison (Nycomed-
Amersham, Oslo, Norsko), coz jsou mikrobublinky perfluoropropanu stabilizované
pomoci albuminu. Velikost bublinek je podobné jako u predchudce této latky, Albu-
nexu. Dalsi kontrastni latkou je SonoVue (Bracco, Milano, Itélie), ktera je tvorena
mikrobublinkami fluoridu sirového stabilizovanych pomoci fosfolipidi. Obé tyto kon-

trastni latky jsou schvéleny ke klinickému vyuziti v EU.

3.3 Vlastnosti kontrastnich latek v ultrazvukovém
poli

Ultrazvukové kontrastni latky, na které ptisobi ultrazvukové pole, vykazuji hned né-
kolik jevi. Pokud je vyuzito ultrazvukového vlnéni s o nizké energii (M1 < 0.1),
dochazi k linedrnimu zvyraznéni odrazeného echa. Jedna o zakladni princip, kterého
se vyuzilo pro navrh a vyrobu prvnich kontrastnich latek. Pii piisobeni ultrazvuko-
vého vInéni o vyssich energiich (M1 = 0.1 az 0.5) dochazi k nelinearnim jeviim -
generovani vyssich harmonickych slozek.

Pti prichodu ultrazvukovych vin dochazi k rozkmiténi jednotlivych bublin, které
se stlacuji a rozpinaji. Podobné jako jiné struktury, tak i mikrobubliny maji svou
rezonan¢ni frekvenci. Mikrobubliny o primeéru 3.0 um (rozmér pouZzivanych kontrast-
nich latek) maji rezonanéni frekvenci kolem 3 MHz, coz je pravé frekvence vyuzivana
v klasickych ultrazvukovych zobrazovacich systémech.

Tento jev lze vysvétlit jako nesymetrii v oscilacich mikrobublin pfi velkych am-
plitudach kmiti. Pokud je mikrobublina stlacovana ultrazvukovou vlnou, stava se
tuzsi a vice odolavé snaze o jeji stlaceni. Naopak pii piisobeni zaporné ultrazvukové
vytvari ultrazvuk obsahujici vyssi harmonické slozky, ktery lze zaznamenat pomoci
ultrazvukového ménice. P¥i buzeni mikrobublin ultrazvukovym vinénim o frekvenci
3 MHz tak dochézi ke generovani signalu, ktery obsahuje harmonickou slozku o dvoj-
nasobné frekvenci, tedy 6 MHz. Toho lze vyuzit a pomoci vhodnych filtri vybrat
pouze oblast s vys$simi harmonickymi slozkami. Diky tomu lze ziskat echa odrazené
vyhradné od kontrastni latky a potlacit okolni tkané. Takovy mod se oznacuje jako
harmonické zobrazeni a je nabizen v prevazné vétsiné konvencnich ultrazvukovych

zobrazovacich systému [14].
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Pfi pisobeni ultrazvuku o vyssi energii (M1 > 0.5) dochézi k pfechodnému neli-
nearnimu odrazu, ktery je zpusoben destrukei mikrobublin. Hranice mezi energiemi,
kdy jesté nedohazi k destrukci mikrobublin neni ostie dédna, zélezi na typu kontrastni

latky a také na rozmérech jednotlivych mikrobublin [§].

3.4 Vybrané klinické aplikace ultrazvukovych kon-

trastnich latek

Ultrazvukové kontrastni latky umoznily rozvoj novych zobrazovacich metod a vy-
Setfeni. Prvni pouziti kontrastnich latek v ultrasonografii je v ¢lanku z roku 1970
[34], kde je autofi vyuzili pii echokardiografii, ve které se kontrastni latky vyuzivaji
v nejvétsi mite.

Jedno z hlavnich vyuziti kontrastnich latek je zvyraznéni rozhrani mezi krevnim
rec¢istém a tkani. Toho se da s tspéchem vyuzit v echokardiografii pro zlepseni dia-
gnostiky pohyblivosti myokardu, lepsimu vymezeni endokardu nebo pro diagnostiku
abnormalit na koronarnich artériich [74]. Podobnym zptsobem mohou byt ultra-
zvukové kontrastni latky vyuzity i v jinych oblastech, napiiklad pii abdominalnim
vySetfeni. Zde se jedna predevsim zvyraznéni nékterych organt, artérii nebo pato-
logickych tkani [4, [131), 169).

Druhou rozvijejici se oblasti vyuziti kontrastnich latek je perfuzni zobrazovani
a analyza. Tato oblast je stale v experimentalni fazi, ale dosazené a publikované
vysledky ukazuji na velky potencial téchto metod v riznych oblastech. Jedné se jak
o méfeni na specialnich fantomech, tak aplikacich v echokardiografii nebo v abdo-
minalni ultrasonografii [TI, 17, [76, 80].

Metody perfuzni analyzy pomoci ultrazvukovych kontrastnich latek lze rozdé-
lit do dvou zakladnich oblasti. Prvni z nich je metoda reperfuze (anglicky burst-
replenishment). Pfi ni se pacientovi zavede pribéznou infuzi kontrastni latka, tak
aby se jeji koncentrace v krevnim fecisti ustélila. V ur¢itém okamziku se do tkané
vysle ultrazvukovy puls s velkym mechanickym indexem, ktery v definované oblasti
zpusobi destrukci mikrobublinek kontrastni latky. Poté se skener opét prepne do re-
zimu sniméni (nizky MI), zaznamenéva se sekvence obrazi, kdy dochézi k opétov-
nému naplnéni oblasti kontrastni latkou, a nasledné se tato sekvence dat analyzuje
[26].

Reperfuzni kiivka ziskana po destrukci mikrobublin miize byt nejjednoduseji mo-
delovéana jako exponencialni funkce nebo pokrocilejsimi funkcemi [2], 63]. Maximum
kiivky A proporcionalné odpovida frakénimu objemu krve. Odhadem ¢asové kon-
stanty [ exponencialni funkce lze zjistit hodnotu rychlosti priatoku krve, ktera pro-

poréné odpovida A - 5. Nevyhodou tohoto pristupu je pravé to, ze hodnoty 5 a A-f3

32



odpovidaji pouze proporéné skuteénym perfuznim parametrim. Konstanty pomeéru
jsou neznamé a ovlivnény mnoha faktory jako naptiklad mnozstvim infuze, rychlosti
infuze, hodnotou clearance kontrastni latky, utlumem ultrazvukového svazku, ale
také samotnym nastavenim ultrazvukového systému.

Druhou oblasti jsou tzv. metody rychlého bolusu (anglicky fast bolus), nékdy
také oznacovana jako metoda sledovani bolusu (anglicky bolus-tracking). Pti téchto
metodach je do krevniho ob&éhu pacienta vstiiknut definovany objem (bolus) kon-
trastni latky a je zaznamenavana sekvence obrazu. Perfuzni kiivka je nasledné extra-
hované z analyzované oblasti zajmu. Extrahované kfivka vypovida o kinetice bolusu
a v odborné literature se tak tato metoda obcas také oznacuje jako bolus kinetics
[33].

Analyzou perfuznich kfivek 1ze odhadnout nékolik semikvantitativnich parame-
tri tkané, napiiklad maximalni intenzitu (peak-intensity), plocha pod kiivkou (area
under curve - AUC), ¢as dosdhnuti maximalni intenzity (time-to-peak - Tp)[93]
a stfedni doba priitoku (mean transit time - MTT)[88]. Mezi hlavni nevyhody téchto
metod nejcastéji patii zanedbani vlivu ¢asového zpozdéni a zmény tvaru kiivky vli-
vem arteridlniho vstupu (oznacovana jako arterial input function - AIF). To vede
k nejednoznacnym interpretacim vysledku, protoze se zde kombinuje vliv AIF a per-
fuznich parametria tkané. Samotna AIF je rovnéz dana samotnou aplikaci bolusu
a zavisi na cévnim fecisti daného pacienta a misté vpichu.

Abychom potlacili nevyhody predstavenych perfuznich metod, zkombinovali jsme
je a vytvorili jsme metodu oznacenou jako bolus and burst. Tato metoda v sobé
kombinuje snadnou a rychlou aplikaci bolusu kontrastni latky a moznost absolutni
kvantifikace fyzikalnich perfuznich parametri. Navic ziskdinim informaci z obou ¢asti
(rychly bolus a reperfuze) lze docilit mnohem robustnéjsi odhad MTT nez je tomu
u klasickych perfuznich metod.

Metoda bolus and burst je zaloZena na aplikaci bolusu kontrastni latky, ktera
je néasledné sniména stejné jako je tomu u klasické bolusové metody (pouzity nizky
MI). V pozdégjsi fazi, kdy uz se vétsina kontrastni latky vymyje z oblasti zajmu
a jeji koncentrace klesa jen pozvolna, pouzijeme ultrazvukovy pulz s vysokou ener-
gii. Tim dojde k destrukci mikrobublin a nasledné miizeme s nizkym MI zaznamenat
reperfuzni fazi. Pokles koncentrace kontrastni latky z této posledni faze kompenzu-
jeme, aby ziskané vysledky reperfuze byly validni. Piiklad pribéhu perfuzni kiivky
je uveden na Obr. 3.1]

Registrace obrazii v sekvenci je prvnim krokem u kazdé predstavené perfuzni
metody. Je to naro¢ny tkol, protoze v sekvencich dochéazi k prudkym zménédm kon-
trastu v obraze. U metody rychlého bolusu je to to dano pritokem bolusu kontrastni
latky oblasti zajmu a u reperfuze zase opétovnym plnénim oblasti kontrastni latkou

po provedené destrukci mikrobublinek (tzv. flash). Vzhledem k tomu, Ze u reper-
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Obr. 3.1: Pribéh perfuzni k¥ivky pfi snimani pomoci metody bolus and burst.

fuze je potieba specialni skener (musi byt vybaven modem pro flash), tak se dale
budeme vyhradné metodami rychlého bolusu, které vyuzijeme jak prostiedek pro
ziskani vhodnych testovacich dat, tak i zptsob pro vyhodnoceni kvality registrace

obraz.

3.5 Fantom pro kontrastni ultrazvukova méreni

Pro ovéfeni navrzenych metod perfuzni analyzy a rovnéz pro ovéfeni metod zpra-
covani ultrazvukovych sekvenci jsme navrhli a sestavili specidlni fantom. Zakladem
konstrukce tohoto fantomu je vertikalné umistény dialyzaé¢ni filtr (F60S, Fresenius,
Bad Homburg, Némecko), viz Obr. Kapilary dialyza¢niho filtru s primarnim ob-
jemem 82 ml simuluji vaskularni fe¢isté. Vzhledem k velkému ttlumu ultrazvukového
vlnéni je do plasté filtru vyriznuto akustické okénko, které je prekryto mylarovou
folii. Pro zapojeni filtru byly pouzity silikonové trubicky a pro nastaveni pozado-
vaného prutoku bylo pouzito peristaltické cerpadlo (Masterflex L /S, Cole-Parmer,

Vernon Hills; USA). Pomoci volby priméru a délky jednotlivych trubic¢ek muzeme
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nastavit dalsi dilezité parametry modelu. Jde zejména o objem mezi mistem vpichu
a tomografickou rovinou. Pro presné dédvkovani a danou rychlost vstiiknuti bolusu
kontrastni latky (SonoVue® Bracco, Italie) vyuzivime infuzni pumpu (SyringePump
NE-1050, SyringePump, Fermiglade, USA).

Infuzni pumpa Tomograficka rovina
(Tol)

TTTTITTTT —>

7\

Peristalticka

pumpa
| -
1

Obr. 3.2: Schéma zakladniho perfuzniho modelu.

Cely systém je naplnén fyziologickym roztokem a je umistén ve vodé v ultra-
zvukové vané. Sekundarni ¢ast dialyzacniho filtru je pred samotnym méfenim na-
pusténa rovnéz fyziologickym roztokem a nésledné je uzaviena. Tento systém byl
navrzen a sestaven na zékladé naseho vyzkumu [I17] a rovnéz na zakladé praci né-
kolika dalsich tymu [39, 172]. Zatim neexistuje presna standardizace pro simulaci
mikrokapilar pro ultrazvukové experimenty, ale ukazuje se, ze dialyzacni filtry jsou
pro tyto ucely velice vhodné [171].

Pro pokrocilejsi metody perfuzni analyzy vyuzivajici dekonvoluci jsme tento mo-
del upravili, viz Obr. B3] Tyto metody totiz vyzaduji méfeni vstupni arterialni
funkce (anglicky: arterial input function - AIF) a zilni vystupni funkce (anglicky:
venous output function - VOF) [T1]. Model jsme doplnili o trubicky sirstho praméru
tak, aby v nich bylo mozné méfit prubéh koncentrace kontrastni latky (AIF, VOF).

K méfeni jsme vyuzili komeréni ultrazvukovy zobrazovaci systém (VingMed Vi-
vid 5, GE Healtcare, Waukesha, USA) s 2.2 MHz sektorovou sondou, ktery nam
umoziuje snimat radiofrekvenéni (RF) data obsahujici 1. a 2. harmonickou slozku

echa. PTi snimani pouzivame ultrazvukového vinéni s nizkym mechanickym indexem
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Obr. 3.3: Schéma rozsifeného perfuzniho modelu pro méreni AIF a VOF.

(MI=0.1) abychom zabranili destrukci mikrobublinek kontrastni latky. Pro ruzné
hodnoty pritoku perfuznim fantomem vyuzivame vhodného vzorkovéni obrazové
sekvence (7T,, = 300 az 750 ms), protoze ultrazvukovy systém je limitovan vnitini
paméti. Lze nahravat pouze sekvence o maximalni délce cca 180 snimki. Takto na-
snimané ultrazvukové sekvence déle predzpracovavame, abychom je mohli vyuzit
k samotné perfuzni analyze. Predzpracovani ultrazvukovych dat se sklada prede-
vsim z filtrace RF dat pro rozdélené prvni a druhé harmonické slozky signalu. Pro
néslednou perfuzni analyzu vyuzivime pouze obraz druhé harmonické slozky, ktery
vznikne pomoci detekce obélky v signalu. Z téchto obrazi jiz mtizeme extrahovat pii-
slusné perfuzni kiivky. Obecné schéma zpracovani ultrazvukovych dat je znédzornéno
na Obr. [3.4] kde v ¢arkovaném obdélniku naznaen postup pro ziskani perfuznich

kiivek.

3.6 Perfuzni analyza a perfuzni modely

3.6.1 Intravaskularni perfuzni modely

Hlavnim cile metod perfuzni analyzy je méfeni ¢asového pribéhu koncentrace ultra-
zvukové kontrastni latky v definované tkani (tissue of interest - TOI). V zavislosti

na dané aplikaci muze byt jako TOI zvolena ¢ast myokardu (echokardiografie)[17],
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Obr. 3.4: Obecné schéma zpracovani ultrazvukovych dat. éérkovany obdélnik pted-
stavuje zpracovani signalu pro nasi perfuzni analyzu. RF - rekonstruovana RF data
se vzorkovaci frekvenci 20 MHz; Obélka - detekce obalky; LOG - dynamicka (logarit-
mickéd) komprese, Filtr - digitadlni pasmové propust pro druhou harmonickou; Video

data jsou ziskdna pomoci transformace z polarni do kartézskych soutradnic.

¢ast zdravé nebo patologické tkané napiiklad u abdominalni ultrasonografe [4]. Diky
analyze perfuznich kiivek, které reprezentuji zménu koncentrace kontrastni latky,
lze odhadovat dilezité parametry popisujici miru perfuze tkané [I59]. Obecné se
v perfuzni analyze odhaduji semikvantitativni parametry, které popisuji vlastnosti
perfuze zkoumané tkané na mikrovaskularni irovni s ohledem na AIF.

Mezi nejdiilezitéjsi parametry patii stfedni doba prittoku (anglicky: mean transit
time - MTT) a ¢as maximalni koncentrace (time-to-peak - Tp). MTT predstavuje
priamérnou dobu v [s], za kterou projdou mikrobublinky kontrastni latky pres TOI
a Tp zase dobu v [s], za kterou dosadhne koncentrace UCA v TOI maxima. Mezi
dalsi dilezité parametry patif objem krve v TOI na jednotku hmotnosti [ml - g™!],
pritok krve [ml- min~!| v TOI na jednotku hmotnosti v [ml - min~—! - g~1] [67, 80].
Tyto parametry mohou byt vypoc¢itany v pfipadé, pokud je znama (zméfena nebo
odhadnutd) arterialni vstupni funkce (anglicky: arterial input function - AIF), a rov-
néz jestli jsou dodrzeny dalsi predpoklady - hematokrit ve velkych cévich a pomér
mezi hematokritem v malych a velkych cévach je znam [72] [71]. Poslednim dtlezitym
parametrem je plocha pod kfivkou (anglicky: area under curve - AUC), ktera ma
fyzikaln{ rozmér |g - min - ml7!|.

V obecném pohledu lze perfuzni kiivky interpretovat také jako funkce hustoty
pravdépodobnosti ¢asu prichodu kontrastni latky pres TOI. To je vztazeno k mnoz-
stvi kontrastni latky prochazejici TOI za jednotku casu. Rychlost priutoku a objem

modelu lze ur¢it pomoci Stewart-Hamiltonovych rovnic [133]:

m
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V=F -MTT, (3.8)
kde F' je prutok, V je objem modelu a m je hmotnost kontrastni latky. Tato

predstavené ¢asové parametry mohou byt z perfuznich krivek odhadnuty na zékladé

riznych modelt, které 1ze rozdélit do nékolika kategorii popsanych dale.

3.6.2 Matematické modely

Matematické modely jsou zaloZeny na podobnosti tvaru perfuzni kiivky a specifické

matematické funkce, ktera je pouzita pro aproximaci naméfenych dat. Distribu¢ni

funkce log-normalniho rozlozeni pravdépodobnosti je Siroce pouzivané funkce v di-
luénich metodach [142]. Log-norméalni distribucni funkci lze zapsat jako [159]:

2

Jiog—norm(t) = ;:\(;2%6“”(22“) : (3.9)

kde AUC' je plocha pod kfivkou, p je primér a o je smérodatnd odchylka nor-

mélniho rozdéleni logaritmu nezavislé proménné t. MTT je moment prvniho fadu

Log-normalniho rozlozeni [32]:
MTT = et+o (3.10)

a Tp lze vyjadrit jako:
Tp = et (3.11)
Prestoze byl tento model zaloZen na podobnosti realné a modelované kiivky,
autori v [135] ukazali, Ze jej 1ze odvodit pomoci rozlozeni priutoku krve a kinetiky
kontrastni latky za pouZiti stochastického modelu predstaveného v [I70]. Tento mo-
del je zalozen na fraktalech, kde kazda matefska céva generuje dvé dcefiné cévy.
Pokud je pomér pritoku deefinymi cévami ndhodnéa veli¢ina v intervalu (0,1) s libo-
volnym rozdélenim pravdépodobnosti a sit cév obsahuje velky pocet generaci, pak
rozlozeni pravdépodobnosti prutoku kontrastni latky odpovida Log-normalni funkei.
Dalsim matematickym modelem je Lagged model predstaveny autory v [7]. Tento
model je zalozen na konvoluci funkce normalniho rozdéleni pravdépodobnosti a ex-
ponencidlni funkce. Funkce normélniho rozlozeni predstavuje nahodné disperzni jevy
zpusobené turbulencemi v systému a exponenciala prvniho fadu reprezentuje procesy
michani v jednotlivych kompartmentech. Samotni autofi poznamenéavaji, ze tento
model nereprezentuje realnou tkan, k tomu by bylo zapotiebi pouzit mnohem kom-
plexnéjsi popis.
Lagged funkce muze byt vyjadrena pomoci konvolu¢niho integralu [28] funkce

normalniho rozloZeni f(t) a exponenciélni funkce g(t):
t

fagal) = [ F(D)glt = 7). (3.12)
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Tuto funkei lze vyjadiit pomoci aproximace zaloZzené na chybové funkei [28§]:

1
fogyt) = AUCT K[+ er /(L)) (3.13)
kde:
K = /\e[—/\lt_ﬁJr%]7
Lo TR (3.14)
(202)

a erf(L) je Gaussova chybova funkce. Parametr p a 02 je MTT a jeho vari-
ance v kompartmentu reprezentovaného Gaussovym rozlozenim pravdépodobnosti.
Parametr \ predstavuje rychlostni konstantu (strmost) exponencialni funkce.

Celkova MTT tohoto modelu je definovana jako:

1
MTT = pi+ . (3.15)

Parametr Tp neexistuje, protoze tento model neméa casovy zaklad.

3.6.3 Kompartmentové modely

Jedné se o modely zalozené na kompartmentovém popisu perfuze tkdné. Modelované
k¥ivky popisuji zévislosti mezi mistem vpichu bolusu a vybranou TOI. Hlavnim
predpokladem pro kompartmentové modely je nekoneéné kratky bolus kontrastni
latky na vstupu. Samotny kompartmentovy model je tvofen malymi komorami, ve
kterych dochézi k idedlnimu miseni kontrastni latky. Priitok modelem je konstantni
a je mozny pouze jeden smér priitoku jednotlivymi kompartmenty. Koncentraci kon-

trastni latky v kompartmentu po aplikaci bolusu lze matematicky vyjadrit jako:

fo(t) = coe 7, (3.16)

kde 7 predstavuje ¢asovou konstantu, ktera zavisi na rychlosti priitoku a objemu
daného kompartmentu. Konstanta ¢y je koncentrace kontrastni latky v c¢ase t = 0.
Jednotlivé kompartmenty predstavuji v realném systému jednotlivé casti. Na-
priklad v pripadé kontrastni echokardiografie jednotlivé kompartmenty predstavuji
levou komoru, ¢ast myokardu a vyzivujici tepnu. Obvykle k popisu tkdné nestaci
pouze jeden kompartment, ale je potieba vyuzit multikompartmentového modelu.
Matematickym zapisem to vede na distribu¢ni funkci Erlangova rozlozeni pravdépo-
dobnosti [120]:
e (4

fErlang(t) = Cp T(k _ 1>' )

(3.17)
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kde k je pocet kompartmentu v modelu, ktery ovlivni predevsim tvar vysledné
kiivky, protoze Sikmost této funkce je definovana jako 2/v/k. Autofi v [103] srov-
nali Erlangovou a log-normalni distribu¢ni funkci pro aproximaci perfuznich kiivek
a zjistili, ze tyto funkce dévaji velice podobné vysledky. Zobecnénim Erlangovy dis-
tribu¢ni funkce, kdy parametr k£ neni jen celo¢iselny, je distribu¢ni funkce Gamma

rozlozeni pravdépodobnosti [32]:

()"
(k)
kde I'(k) predstavuje gamma funkei [I138]. Parametry MTT pro Erlangovo a Gamma

fGamma(t) = Co (318)

rozlozeni je dana jako [32]:
MTT = 7. (3.19)

A hodnota parametru TP je dana:
Tp=7(k—1). (3.20)

3.6.4 Fyzikalni modely

Posledni skupina modelt je zaloZzena na fyzikalnim popisu chovani ¢astic (mikrobub-
linek) po aplikace bolusu kontrastni latky. Pohyb téchto latek lze popsat aplikaci
modeli pro popis diftize a pritoku pro diluéni kiivky. Poprvé byl tento popis pouzit
autory v [154]. Tyto fyzikalni modely byly upraveny pro popis pohybu kontrastni
latky pres rovnou nekone¢né dlouhou trubku [120]. Tento pohyb se sklada z podélné
difuze a linearnfho proudéni. Matematicky lze tento pohyb vyjadrit jako:

oC (x,t) 0?C(x,t) 0C (x,t)

T:D 022 oz (3:21)

kde C(z,t) je koncentrace kontrastni latky na pozici x v ¢ase t. Parametr D je koe-

Vv s

systému (napf. prutok krve mikrokapilarami v nadorové tkani), pak D predstavuje
souhrnny parametr vSech fyzikalnich mechanizmi, jako je Browniiv pohyb, turbu-
lentni proudéni atd. Rovnici fesili autofi v [124] pro impulzni aplikaci bolusu
a vysledna Casova zavislost koncentrace je dana jako:

A A
UC’eA Y

Frorw(t) = 2+, (3.22)

M ot
Popsany model umoznuje nasobny prichod kontrastni latky modelem a pri-
mérna doba, po kterou mikrobublinky zistavaji v definovaném objemu (TOI) se

oznacuje jako MRT (anglicky mean residence time). MRT rovnéz predstavuje prvni
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moment funkce frprw(t), coz je v kontrastu s predchozimi modely. Hodnoty MTT

a MRT jsou definovany jako:

MTT = pu = zo/v, (3.23)
1
MRT = <1 + A) , (3.24)

kde xg je vzdalenost mezi vstupni a vystupni ¢asti TOI, v je rychlost pritoku mo-
delem a A\ = pv?/2D. Parametr A\~! predstavuje Sikmost kiivky a rozdil mezi MRT
a MTT je u/\ = 2D /v?. Z toho vyplyva, Ze v piipadé velké rychlosti mikrobublinek
(v?) v porovnani s hodnotou 2D je diftzni slozka zanedbatelnd a hodnota MRT
se bude blizit MTT. Funkce je znamé jako Local Density Random Walk
(LDRW). Hodnota Tp lze urcit z parametri pu a A jako:

Tp = <2’;) (VITae—1). (3.25)

3.7 Porovnani perfuznich modeli

Perfuzni modely predstavené v kapitole vedou k odhadu dilezitych perfuznich
parametru systému. Pokud se na perfuzni analyzu podivame z pohledu registrace
obrazi, kdy spravné registrace je dulezitym krokem pro spravnou a presnou perfuzni
analyzu, miZzeme tyto modely pouzit také jako kritérium pro zhodnoceni kvality
registrace obrazu. Nejprve je potieba tyto modely porovnat a stanovit do jaké miry
odpovidaji realnému systému.

Vyhodnocenim a porovnanim perfuznich modeli se zabyvali autofi v [159]. Jako
testovaci data jim poslouzily kontrastni ultrazvukové sekvence zobrazujici zluté té-
lisko (corpus luteum) ovce a také metastéze na jatrech u ¢lovéka. Pro perfuzni ana-
Iyzu pouzili bolus SonoVue a data nasnimali ultrazvukovym skenerem Philips iU22
(Philips Medical Systems, Bothell, WA). Extrahované perfuzni kiivky nasledné pro-
lozili jednotlivymi perfuznimi modely (Log-normal, Gamma, Erlang, LDRW a Lag-
ged). K porovnani modelt vyuZili jen koeficientu determinance (R?) a st¥edni kvad-
ratickou chybu (MSE). Je tedy patrné, Ze vyhodnotili pouze miru pfesnosti prolozeni
nameérenych dat danym modelem, ale viibec nehodnotili, s jakou presnosti mohou
jednotlivé modely odhadnout dulezité perfuzni parametry.

Abychom mohli specifikovat moznost pouziti perfuznich modelu jako kritéria pro
hodnoceni kvality registrace, tak jsme se nejprve vénovali vyhodnoceni a porovnani
jednotlivych modelt. Zajimala néas presnost a také robustnost odhadu diilezitych

perfuznich parametri.
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3.7.1 Odhad modela

Pro testovani a porovnani jednotlivych perfuznich modeli jsme pouzili perfuzni
ktivky, které jsme ziskali méreni na zakladnim fantomu predstaveném v kapitole [3.5]
Fantomova méfeni nam totiz umoznila presné stanoveni dilezitych perfuznich para-
metri a jejich srovnani s vysledky jednotlivych modela.

Pro ziskani odpovidajicich dat jsme pouzili nastaveni fantomu, kde objem mezi
mistem aplikace kontrastni latky a tomografickou rovinou byl 35.9ml. Pro sni-
mani radiofrekvenc¢nich (RF) dat v druhé harmonické jsme pouzili 2.2 MHz sondu.
Abychom omezili destrukeci mikrobublinek kontrastni latky, nastavili jsme nizky me-
chanicky index (MI = 0.1). Na pouzité peristaltické pumpé jsme nastavovali jednot-
livé rychlosti pratoku (FR = 220, 140, 100, 56 a 25 ml/min). Vzhledem k pamétovym
omezenim skeneru jsme museli pouzit rizné vzorkovaci ¢asy (od 300 do 750 ms).
Pro kazdou rychlost pritoku jsme nastavili t¥i razné rychlosti aplikace bolusu (110,
165 a 220ml/min). V ¢lanku [51] jsme dokazali, ze vliv téchto rychlosti aplikace
bolusu pii téchto hodnotach FR je na vyslednou kiivku zanedbatelny. Samotna
disperze bolusu v trubickich a dialyzatoru ma mnohem vétsi vliv nez rychlost apli-
kace v daném rozsahu.

Pro kazdou hodnotu rychlosti priitoku a rychlosti aplikace kontrastni latky jsme
ziskali obrazovou sekvenci zhruba 180 snimku, které jsme dale zpracovali. Samotné
zpracovani spoCiva ve filtraci, pomoci které separujeme prvni a druhou harmonickou
slozku FR obrazi, nasleduje detekce obalky, logaritmicka komprese a transformace
z polarnich do kartézskych soutadnic pro zobrazeni. Proces zpracovani namérenych
ultrazvukovych dat je zobrazen na Obr. Perfuzni kiivky jsou extrahovany z ob-
razu po detekci obalky z druhé harmonické slozky, jak je zobrazeno na Obr.
¢arkovanym obdélnikem.

Extrahované perfuzni kiivky predstavuji zavislost obrazové intenzity v case (I(t))
ve vybrané TOI, viz Obr.[3.5 V tomto pfipadé byla TOI vybréana v ¢asti dialyzatoru
co nejblize k ultrazvukové sondé, abychom eliminovali vliv Gtlumu. Vhodnou trans-
formaci 1ze prevést obrazovou intenzitu na jednotky koncentrace. V pripadé pouziti
nizkych koncentraci kontrastni latky je tato transformace linearni, ale v nasem pii-
padé tohle neni potfeba provadét, protoze se soustifedime na porovnani jednotlivych
modeld pomoci dvou dilezitych ¢asovych parametra (Tp a MTT). Hodnoty I jsou
bezrozmérné a vyjadiuji pramérnou hodnotu jasu pixelu v dané TOI.

Pro nalezeni presnych parametri musime aproximovat naméfena data jednot-
livymi modely. Samotnou aproximaci jsme tesili jako minimaliza¢ni tilohu pomoci
funkce fminsearch v prostiedi Matlab (The MathWorks, Inc., Natick, MA, USA)
na zakladé stfedni kvadratické chyby (MSE). Tato minimaliza¢ni funkce vyuziva

simplexni algoritmus Nelder-Mead [115]. Vysledkem této optimalizace je nalezeni

42



Pre-kontrastni Kontrastni Post-kontrastni

Obr. 3.5: Extrahovana kontrastni kiivka I(t) a piiklad pre-kontrastniho, kontrast-

niho a pos-kontrastniho obrazu v sekvenci.

vSech parametri modelu, ktery pak co nejpresnéji reprezentuje (z hlediska MSE)
namérena data.

Spolec¢ny parametr pro optimalizaci vSech modeli je AUC. Dalsim zakladnim
parametrem pro vsechny modely s vyjimkou Lagged modelu je ¢asové zpozdéni ¢y
zpusobené zpozdénim bolusu mezi mistem aplikace a TOI. V literature se obvykle
zavadi za parametr ¢ substituce ¢ — tp, viz [I59]. Toto neni piilis presné, protoze
vétSina modelt vychézi z distribuénich funkei rozlozeni pravdépodobnosti, které jsou
definovany pro nezavislé proménnou t € (0,00). Proto ve vztazich , )?
(3.17)), (3.18) a (3.22) zavadime substituci t—ty prot > to; aprot < ty je odpovidajici

funkce rovna nule. Tretim zakladnim parametrem vychozi jas v obraze [, ktery
je zpusobem pritomnosti Sumu. Tento parametr jednoduse pridava stejnosmérnou
slozku do v&ech modeli. Vsechny modely maji dalsi své dva parametry, s vyjimkou
Lagged modelu, ktery ma dalsi tii parametry.

Pro presnou optimalizaci pomoci funkce frinsearch musime provést pocatecni
odhad parametri. K odhadu AUC jsme vyuzili aplikaci numerické integrace pomoci
lichobéznikového pravidla na ziskanou kiivku s odec¢tenym ofsetem [j. Nésledné jsme
nalezli maximalni hodnotu 7,,,, funkce I(t) a poté jsme vybrali tu ¢ast funkce, ktera
odpovida [(t) > 0.8-1,,,.. Pozice prostfedniho vzorku z takto vybrané ¢asti odpovida
pocatecnimu odhadu hodnoty Tp. Hodnota tohoto vzorku je zase pocatecni odhad

maximalni hodnoty intenzity I..; funkce I(t). Odhad ofsetu I jsme ziskali jako mini-



malni hodnotu sestupné ¢asti pribéhu od Tp po konec signalu (¢ast, ve které dochézi
k vymyvani kontrastni latky z TOI). Odhad ¢asového zpozdéni ¢, jsme ziskali z na-
bézné ¢asti po Tp (¢ast perfuzni kiivky, kde dochézi k plnéni TOI kontrastni latkou)
jako pozici prvniho vzorku, ktery je mensi nez 0,1 - I a zaroven pét nasledujicich
vzorku je vétsi nez 0,1 - ..

Jak jiz bylo zminéno, tak perfuzni kfivky mohou byt modelovany jako funkce
rozlozeni hustoty pravdépodobnosti. Z toho vyplyva, ze prumér (F) a rozptyl (VAR)

mizeme odhadnout pifimo z méfenych perfuznich kiivek. Jak je uvedeno v [84],

2

2. log-normélni distribuce muzeme odhadnout jako:

parametry e a o

VAR
fest = log(E) — 0.5 - log (1 + ( 7 )) , (3.26)
VAR
0%, = log (1 + ) : (3.27)

Parametry 7.y a k. pro Erlangovou a Gamma distribuci mizeme odhadnout

podle vztah:
E2

= — 2
kest VAR’ (3 8)
FE
Test = kest (329)

V Erlangové modelu parametr k£ predstavuje pocet kompartmenti v modelu,
takze je definovan jako kladné celé ¢islo. Jako pocateéni odhad tak pouzijeme za-
okrouhlenou hodnotu k.s a pii optimalizaénim procesu uvazujeme pouze omezeny
pocet moznych kompartmentt, takZze pocitame s parametrem k € (kes — 2, kest +2).

Pocatecni odhady parametri g a 6 LDRW modelu odvodime ze soustavy rovnic
2 629).

U Lagged modelu provadime pocéatecni odhad parametrii ve dvou krocich. Nej-
prve odhadneme parametr § pomoci aproximace jednoduché exponenciily na se-
stupnou ¢ast naméfené perfuzni kiivky (od Tp do konce signélu). Nasleduje odhad
parametril 4 a 02 pomoci vztahu a druhého momentu My, ktery je dan jako:

1
My = MTT? + o> + e (3.30)

3.7.2 Vysledky aproximace a porovnani perfuznich modeli

Priklady vysledku aproximace jednotlivych modeli lze vidét na Obr. [3.6] Jsou zde
znazornény dvé perfuzni kiivky pro rizné rychlosti prutoku média perfuznim fanto-
mem. Pro porovnéni jednotlivych modeli zde uvedeme nékolik objektivnich i sub-
jektivnich poznatki. Jak je patrné z Obr. [3.6] tak aproximace pre-kontrastni ¢asti

je pomérné nepiesnd, predevSsim pak pro vysoké prutoky fantomem, jak lze vidét
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na Obr. [3.6a] Jak ukazuje Obr. [3.6D] tak aproximace pro nizké prutoky fantomem

jsou mnohem pfesnéjsi s vyjimkou Lagged modelu. U Lagged modelu jsme vypozo-

rovali, Ze subjektivné dobfe aproximuje oblasti maxima perfuzni kiivky (okolo Tp),

ale vzestupna faze kiivky je méné pfesna nez u ostatnich modeli.
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Obr. 3.6: Priklady aproximace naméfenych dat jednotlivymi modely: (a) pro rychlost

priutoku fantomem FR = 220ml/min; (b) pro rychlost pritoku fantomem FR =

25 ml/min.
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Obr. 3.7: Odhady parametrt pro rizné rychlosti pritoku pomoci predstavenych mo-

delt (rychlost aplikace bolusu BR = 165ml/min): (a) krabicovy graf jednotlivych

odhadi MTT, ¢arkované je vyznacena hodnota MT T,y sica; (b) krabicovy graf jed-

notlivych odhadt Tp, ¢arkované je vyznacena hodnota Tpiapered-

Jak jiz bylo zminéno, pro kvantitativni vyhodnoceni jsme se zajimali hlavné o ¢a-

sové perfuzni parametry MTT a Tp. Na Obr. jsou prostiednictvim krabicovych
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grafu znazornény odhady téchto parametri pomoci jednotlivych modeli pro rizné
rychlosti pritoku. Jak je patrné z Obr. 3.7a], tak parametr MTT je vice zavisly
na zvoleném typu modelu (vyssi rozptyl hodnot pro FR < 220 ml/min) nez je tomu
u hodnot parametru Tp na Obr. [3.7b] Tyto zavéry rovnéz vyplyvaji z jednotlivych
vztahi (3.10)), (3.19) a (3.23) pro vypocet MTT. Z nich je patrné, ze vypoc¢et MTT
je vice citlivy na jednotlivé parametry nez je tomu u odpovidajicich vztahu ,

(13.20) a (3.25) pro vypocet Tp. Lagged model zde neni zmihovan, protoze tento
model neméa ¢asovy zaklad, takze muze byt odhadnuta pouze hodnota parametru

MTT. Vyssi rozptyl hodnot MTT pro rychlost pritoku 25 a 56 ml/min je nejspise
zpusobena nekompletné zméfenou sestupnou ¢asti perfuzni kiivky (faze vymyvani
kontrastni latky), coZ je patrné z Obr. ) Tento problém vznikl diky pamétovym
omezenim ultrazvukového systému.

Primérné hodnoty a odpovidajici smérodatné odchylky parametra MTT a Tp
pro jednotlivé modely jsou uvedeny v Tab. 3.2l Tyto hodnoty miizeme porovnat
s odhadnutymi hodnotami MTT prysicat @ TPiaberea- Hodnota MT T ppysicar Predstavuje
realnou hodnotu stfedni doby pritoku fantomu vypoctenou na zékladé vztahu [3.8
z objemu modelu a dané rychlosti priatoku. Presnost takto zjisténého parametru
je dana predevsim odhadem objemu (35.9 ml) mezi mistem aplikace bolusu a po-
zici tomografické roviny. Tento objem je tvofen objemem proporéni primérni ¢asti
dialyza¢niho filtru (24.12ml) a objemem piislusnych hadi¢ek (11.78 ml). Parametr
Tpiaberea Vyjadiuje hodnotu medidnu z casti maximélni koncentrace, které na kiiv-
kach vybrali ¢tyfi odbornici. Tyto parametry (MTTpnysicat @ TDiabeied) byly vybrany
jako referen¢ni tidaje pro porovnani presnosti jednotlivych perfuznich modelii.

Kdyz porovname hodnotu MTTppysicar S hodnotami MTT jednotlivych modeli,
je zcela patrné, Ze MTT,,ysicar Vychézi témér ve vSech piipadech nepatrné nizsi.
Je to dano nékolika divody, zejména vypocet [3.8] pfedpoklada idealni bolus apliko-
vany za nekonec¢né kratkou dobu, coz je v praxi neproveditelné. Dalsim divodem
muze byt nepfesnost v odhadu objemu V. Tretim podstatnym duvodem je vliv
turbulentniho proudéni v modelu. Nelze totiz predpokladat, Zze v celém modelu je
vyhradné laminérni proudéni, coz ovlivni pohyb mikrobublinek a tim i vysledné
perfuzni kiivky.

Pti analyze jednotlivych modelu zjistime, Ze log-normalni model nam déava vyssi
MTT pro vSechny rychlosti pritoku s vyjimkou MTT u Lagged modelu pro F'R =
25 ml/min, které vychazi nepatrné vyssi. Predpokladame, Ze je to zpusobeno ne-
kompletni sestupnou ¢asti kiivky, protoze chybéjici ¢ast kiivky do znacené miry
ovliviiuje odhad parametru ¢, ktery predstavuje jmenovatel ve vyrazu[3.15] Hodnoty
ziskané pomoci log-normélniho modelu rovnéz vykazuji vyssi smérodatné odchylky.
Porovnatelné hodnoty MTT poskytuji Lagged a LDRW modely, ale hodnoty Lag-

ged modelu maji mensi smérodatnou odchylku. Parovy t-test (p = 0.05) potvrzuje,
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ze tyto dvé distribuce maji totoznou primérnou hodnotu (s vyjimkou pro nejmensi
rychlost prutoku). Modely Gamma a Erlang jsou zaloZeny na kompartmentovém
modelovani a na zakladé tohoto predpokladu déavaji velice podobné vysledky. Toto
se potvrdilo (t-test, p = 0.05) pro vyssi rychlosti priutoku, pro rychlosti pritoku

mensi nez 100 ml/min jsou rozdily statisticky vyznamné.

Tab. 3.2: Primérné hodnoty MTT a Tp ziskané pomoci aproximace namérenych dat
jednotlivymi modely pro rizné rychlosti priatoku pii riznych rychlostech aplikace
kontrastni latky. Vypoctené p-hodnoty pomoci ANOVA testu jsou uvedeny spoleéné
s hodnotami MTT ziskanymi pomoci vztahu (3.8)) na zakladé fyzikalnich parame-
tri fantomu predstaveném v kapitole kap:fantom a primérné hodnoty Tp urcené

na zékladé manualniho oznaceni ¢tyr rtznych odbornikii.

Rychlost pritoku [ml/min] 220 140 100 56 25

MTT [s] | 10.86+0.82 24.114+2.99 35.06+5.90 60.994+6.11 89.244+5.16

Log-normal —
Tp [s] 7.20£0.52  12.284+1.61 15.814+1.27 23.044+0.24 61.351+0.76

MTT |[s] 9.67£0.10 18.33+£1.83 23.93+1.25 38.40+1.05 82.34+1.92

Erlang _
Tpls| | 7.3540.43 12.89+1.45 16.96+0.91 25.44+0.69 62.7840.98
o MTT [s] | 9.72+0.15 19.27+1.79 26.10+1.16 41.69+1.86 83.5643.00

amma —_—
Tpls] | 7.3240.49 12.45+1.61 15.85+1.53 23.49+0.54 61.96+0.57
LDRW MTT [s] | 10.194£0.41 21.2242.03 29.3942.76 48.4243.26  86.2543.92
Tpls] | 7194054 12.1941.66 15.59+1.36 22.68+0.20 61.28+0.76
Lagged MTT [s] | 10.594+0.38  22.30+2.33  29.75+1.73  49.97+£2.98  93.99+5.41
MTT 0.0321 0.001 0.0129 0.0001 0.0362

Anova (Prob.)

Tp 0.964 0.871 0.5891 0.0004 0.1448
Odhadnutda  MTTpnysicar [5] | 9.8 15.4 21.5 38.5 86.2
Odhadnuta Tpiapetea Is] | 7.1 11.9 15.4 22.4 61.2

Rovnéz manualné vybranou hodnotu Tpigpereq jsme porovnali s hodnotami Tp
jednotlivych modelt. Hodnotu Tpjupeieq jsme zvolili jako zlaty standard a porovnali
s ostatnimi modely nejen relativné ale také absolutné.

Pro vyhodnoceni a porovnani hodnot Tp a MTT pro kazdou pouzitou rychlost
prittoku jsme pouzili test ANOVA. Z Tab.[3.2]je zfejmé, Ze hodnoty Tp pro jednotlivé
modely jsou statisticky stejné s vyjimkou piipadu pro rychlost pratoku 56 ml/min.
P1i analyze hodnot MTT je opét zfejmé, Ze maji vyssi varianci, coz nam vysledky
ANOVA testu potvrdily.

Co se tyce presnosti aproximace jednotlivymi modely, hodnoty stfedni kvadra-
tické chyby MSE jsou uvedeny v Tab. [3.3] Hodnoty MSE pro jednotlivé modely jsou
nizké a velice podobné. Nejmensi chybu mé Log-normalni model, coz je v kontrastu
s odhadnutymi hodnotami MT'T, které se nejvice lisi od o¢ekavanych hodnot. To je
zpusobeno nejspise vztahem pro vypocet hodnoty MTT, kde i maly rozdil
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Tab. 3.3: Pramérné hodnoty MSE pro kazdy model. Minimalni hodnoty jsou vyzna-

Ceny tucné.

Pratok [ml/min] 220 140 100 56 25
Log-normal 1.40E-05 6.20E-05 4.00E-06 2.40E-05 1.60E-05
Erlang 2.60E-05 1.72E-04 8.30E-06  3.84E-05  1.94E-05
Gamma 2.60E-05 1.31E-04 6.30E-06  3.00E-05  1.83E-05
LDRW 1.81E-05  7.76E-05 4.63E-06 2.60E-05  1.64E-05
lagged 1.40E-05 8.59E-05 4.56E-06 3.36E-05  1.81E-05

v hodnotach parametri modelu znamena velky vliv na vysledné hodnoté MTT. Sa-
motné perfuzni kiivky obsahuji Sum, takze nizka hodnota MSE jesté negarantuje
presny odhad perfuznich parametri.

Vysledné srovnani jednotlivych modeli ukazuje, Ze aproximace Log-normalnim
modelem mé nejmensi MSE, coZ souhlasi s vysledky autoru v [159], ale zaroven
odhaduje vyssi hodnoty MTT nez je o¢ekdvand hodnota. Tato chyba je v porov-
nani s ostatnimi modely vysoké a vyskytuje se u vSech rychlosti priatoku. Miazeme
tedy vyslovit zavér, ze Log-normélni model neni ptilis vhodny pro perfuzni analyzu,
protoze se vyznacuje vysokou senzitivitou parametri MTT a Tp na parametrech
modelu (§ a ). Nevyhodu tohoto modelu je samoziejmé také vysoka variance od-
hadovanych vysledki, jak ukazuje Tab. [3.2lLDRW a Lagged modely davaji velice
podobné vysledky, nevyhodou Lagged modelu je absence ¢asové zakladny a tedy
i moznosti analyzy Tp. Kompartmentové modely jsou rovnéz pouzitelné, ale v né-
kterych pripadech zna¢né zjednodusuji méreny systém, coz mize vést k nepfesnym
interpretacim vysledki.

Experimentem jsme rovnéz zjistili, Ze hodnoty parametri MTT jsou mnohem
vice citlivé k drobnym zméndm parametri modeli nez je tomu u Tp. Hlavni pro-
blém spatiujeme v sestupné ¢asti kiivky, kde se i drobné odchylky znacné projevi
na vysledné hodnoté M'TT. Nicméné tyto nedostatky nezabranuji vyuziti modelt pro
hodnoceni kvality registrace obrazii, jak bude vysvétleno dale. Vysledky z porovnani

perfuznich modeli jsme publikovali v ¢lanku [52].
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4 METODA REGISTRACE ULTRAZVUKOVYCH
DAT

Registrace ultrazvukovych sekvenci pro perfuzni analyzu klade hned nékolik di-
lezitych narokid. Nasnimané sekvence zpravidla obsahuji az stovky snimki, které
je nutné spravné vzajemné registrovat. Metody sledovani spekli pouzivané v echo-
kardiografii zde nemuzeme pouzit, protoze vysledné sekvence maji mnohem mensi
snimkovaci frekvenci, nez tyto metody vyzaduji. K registraci snimki v sekvence
tak musime pfistupovat jako k problému registrace dvou snimkii, ktery je naznacen
na Obr. [LL11

Prvnim dilezitym kritériem, které vyplynulo z diskuze s 1ékaii odbornych pra-
covist, je pozadavek na relativné malou ¢asovou naroc¢nost vysledného algoritmu.
Jedné se zejména o pozadavek pracovniki v onkologii, kde pozaduji moznost kom-
pletni perfuzni analyzy béhem jedné navstévy pacienta. Kompletni perfuzni analyza,
kde je registrace obrazi nezbytnym krokem, by méla trvat maximélné nékolik desi-
tek minut. Od tohoto primarniho pozadavku se tak odviji volba vSech dil¢ich kroku

registrace ultrazvukovych sekvenci.

4.1 Predzpracovani ultrazvukovych dat

|

2] PL\___,LJIL\__A ‘_MHM LL_,\_\

3 P -

(b)

Obr. 4.1: Priklady snimku lidského srdce béhem kontrastniho zobrazovani s vyzna-

¢enymi ROI pro registraci: (a) prekontrastni faze; (b) kontrastni faze.

Prvnim krokem registrace ultrazvukovych sekvenci je filtrace pro potlaceni spekli.

Byla predstavena cela fada metod pro potlaceni spekli a rovnéz bylo ukazano, ze maji
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pozitivni vliv na pouzitou kriteridlni funkei (nap¥. vzajemna informace) [153]. Za-
kladni metody jsou zaloZeny na klasické medianové filtraci a na jejich modifikacich
s adaptivnimi vahami [118], [36].

Dalsi velice znamou a pouzivanou metodou pro potlaceni spekli je filtrace za-
lozen& na anizotropni difuzi predstavena v [129]. Tato filtrace je zaloZena na jevu
difuze, kde castice jedné latky samovolné a ndhodné rozptyluji v prostoru. Me-
toda filtrace je doplnéna o detekci hran, které pak tvofi bariéru pro difuzi ¢astice.
Vysledny obrazovy filtr tak vyhlazuje homogenni ¢asti v obraze a hrany pritom
zustanou zachovéany.

Dalsim krokem pfedzpracovani miuze byt zvyraznéni hran v obraze. Zejména
v ptipadé, ze pouzijeme rychlou medianovou filtraci, nasledné zvyraznéni hran neni
prilis vypocetné narocné a prispiva k lepsimu vyslednému tvaru kriterialni funkce.
Pro zvyraznéni hran jsme vytvorili dva operatory, h, pro vertikalni hrany a h, pro

horizontalni hrany. Operatory jsou dany jako:

hy=ad x{-10 1} (4.1)

he = hi, (4.2)
kde @ je jednickovy vektor o délce [. Délka [ by méla byt priblizné stejné jako je

pramérné velikost spekli. V nasich piipadech (fantomova i redlna méfeni) jsme volili
délku [ v rozsahu 7 az 9.

NMI
i

1.17
1.165

Obr. 4.2: Prubéh kriterialni funkce (normalizovana vzajemna informace - NMI):
(a) pro dva originalni obrazy pro transformaci posunu v rozsahu -30 az 30 pixela v
horizontalnim a vertikadlnim sméru; (b) ta sama situace pro obrazy upravené medi-

anovou filtraci (velikost pouzité masky je 9x9) a zvyraznénim hran (délka [ = 7).

Na Obr. je zietelné vidét vliv predzpracovani obrazu na vysledny tvar pri-

béhu kriteridlni funkce. Jako vstupni obrazy jsme volili prekontrastni a kontrastni
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snimek lidského srdce, zobrazeny na Obr. Prabéh kriterialni funkce (NMI,
viz Kapitola pro posun v horizontalnim i vertikdlnim sméru v rozsahu -30 az
30 pixeltu lze vidét na Obr. [4.2al Je zfejmé, Ze vysledna funkce mé nepfili§ vy-
razné globalni maximum spolu s mnoha podobnymi lokalnimi extrémy. Jak lze vidét
na Obr. v pfipadé pouziti medidnového filtru (velikost masky 9x9) a zvyraznéni
hran (délka [ = 7) jsme ziskali prubéh kriterialni funkce, kde je globalni maximum

zvyraznéno a lokalni extrémy jsou potlaceny.

4.2 Vzajemna informace

Jedna z nejpouzivanégjsich kriterialnich funkci pro registraci obrazu je vzédjemna in-
formace (anglicky Mutual Information). Tato metoda se asto pouziva také jako zlaty
standard pro multimodé&lni registraci obrazu. Vzhledem k vlastnostem ultrazvuko-
vych sekvenci jsme si ji vybrali jako zakladni podobnostni kritérium pro registraci
ultrazvukovych sekvenci.

Vzajemna informace obrazu A a B, I(A, B), predstavuje miru podobnosti mezi
témito obrazy. Velikost (A, B) je podle [152] dana jako:

I(A,B) = H(A) + H(B) + H(A, B), (4.3)

kde H(A) a H(B) jsou Shanonovy entropie obrazit A a B, a H (A, B) je vzajemna
entropie téchto obrazi. Vzajemna informace je definovana pro prekryvajici se obrazy
a v literatufe lze pro ni nalézt vice vyrazu [47, [168]. Napiiklad pokud se obrazy
prekryvaji pouze jednim pixelem, pak hodnota I(A, B) je maximélni, ale kvalita
registrace urcité nemusi byt optimalni. Pro potlaceni efektu zvysujici se hodnoty
vzajemné informace pii klesajici kvalité registrace se ¢asto vyuziva normalizované

vzajemné informace (NMI). NMI je definovana jako:

H(A) + H(B)
H(A, B)

NMI(A,B) = (4.4)

Hodnota NMI miize byt rovnéz vyhodnocovana jen v urcité definované oblasti
zajmu (ROI) obrazku. Tato oblast se vybird manualné pred samotnou registraci
tak, aby obsahovaly struktury, které jsou dilezité pro presny proces registrace ob-
razi. Napiiklad v kontrastni echokardiografii to jsou predevsim srde¢ni stény (myo-
kard). Samozfejmé muzeme pouzit i vice ROI na jednom snimku, jak je ukdzano na
Obr. .1} Zde jsme vybrali pfedevsim srde¢ni stény, které tvoii dilezité struktury
pro registraci. Chlopné jsme zdmérné vynechali, protoze jejich pohyb by pfispival

k nepfesnosti registrace.
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4.3 Postup registrace

Pro registraci sekvence snimku jsme predpokladali rigidni transformaci. Tento pred-
poklad je dan predevsim pozadavky na rychlost registrace. Jak se ukazuje, tak pro
perfuzni analyzu tato transformace poskytuje dostatecné presné vysledky. Pokud
to vyzaduje charakter snimki, je samoziejmé mozné vyuzit nékterou flexibilnich
transformaci pro zpresnéni vysledki.

Rigidni transformace je dana tfemi parametry: horizontalnim a vertikalnim po-
sunem (¢, a t,) v pixelech a thlem rotace (¢) ve stupnich. Tuto transformaci a NMI
jako podobnostni funkci jsme testovali metodou tuplného prohledavani. Hodnoty NMI
jsme urcili v prostorové miizce danou parametry ¢, € (—30,30), t, € (=30, 30),
@ € (=7,7) s krokem 1 pixel pro posun a 1° pro rotaci. Je tedy ziejmé, Ze pro
registraci jedné dvojice snimki s vyuzitim tuplného prohledavani musi byt hodnota
NMI vyhodnocena ve zhruba 56000 bodech. Proces registrace celé sekvence (cca 74
snimki) zabral na nasem hardware (cluster dvou pocitaci; procesory Intel Core 2
Quad, 4GB RAM, implementace v Matlabu) ptiblizné 300 minut. Tyto vysledky
jsme oznacili jako referen¢ni a vic¢i nim jsme pak porovnali vysledky dosazené po-
moci optimaliza¢ni metody.

Jako vhodnou optimalizaci jsme vybrali globalni optimalizaci zaloZzenou na si-
mulovaném zihani [145]. Volba této metody je dana predevsim tvarem NMI funkee,
kterd muze mit nekolik lokalnich extrému a v nékterych piipadech dosti nevyrazné
globélni optimum. Maximéalni pocet iteraci jsme experimentalné nastavili na 1800.
Registrace celé sekvence 74 snimki nam nasledné zabere jen pouze 16 minut, coz
znamena asi 20nasobné zrychleni v porovnani s metodou tplného prohledavéni.

Pro presnou perfuzni analyzu musi byt vSechny snimky v sekvenci spravné re-
gistrovany. Zakladni piistup vyuziva jednoho referen¢niho snimku, ke kterému jsou
vSechny ostatni snimky registrovany. Kvalita vysledné registrace je tak znacné ovliv-
néna vybérem tohoto snimku. Dalsim pristupem je postupna registrace snimkii.
Prvni snimek v sekvenci je vybran jako referen¢ni a vi¢i nému se registruje druhy.
Nasledné tento druhy registrovany snimek je vybran za referencni a viic¢i nému se re-
gistruje tfeti, a tak registrace postupuje celou sekvenci. Nevyhodou tohoto pfistupu
je postupné Sifeni chyby registrace.

Abychom tyto nedostatky potlacili, navrhli jsme vlastni piistup k registraci
sekvence zalozeny na rozdéleni do podsekvenci a automatické volbé referenc¢niho
snimku. Princip metody je zobrazen na Obr. V prvnim kroku tohoto registrac-
niho procesu rozdélime originalni sekvenci na dil¢i podsekvence na zakladé obrazo-
vého kontrastu. Jako kritérium jsme zvolili stfedni kvadratickou hodnotu kontrastu

RMSC (anglicky root mean square contrast), kterou jsme vyhodnotili pro ROI v kaz-
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Origindlni sekvence

Vybér referenéniho snimku
Registrované podsekvence

=

‘/-r- L o=

- \_/ . ,
\ Registrovana sekvence
Rozdéleni na podsekvence

Obr. 4.3: Proces registrace snimkii v sekvenci.

dém snimku sekvence podle definice [128)]:

RMSCroi(n) = Jl S (X, (n) — X(n))?, (4.5)

i,jEROI

kde X; j(n) je hodnota jasu pixelu na pozici 4, j v ROI pro n-ty snimek v sekvenci
a X(n) je pramérna hodnota jasu pixeltt z ROI pro n-ty snimek sekvence. Obra-
zovy jas X;; je normalizovan v rozsahu [0,1]. Prabéh funkce RM SCro; je zobrazen
na Obr. [4.4]

Pro automatické rozdéleni snimkii do podsekvenci jsme vytvorili nasledujici po-
stup. Hranice mezi podsekvencemi I a II je dana jako pozice prvniho snimku, pro
ktery plati RM SC,o > 0.7-max(RMSC), kde max(RM SC') predstavuje maximalni
kontrast v sekvenci. Hranice mezi podsekvencemi II a III je jako pozice posledniho
snimku v sekvenci, pro ktery opét plati RMSC,.,; > 0.7 - max(RMSC'). Pramérna
hodnota RM SCgro; zbyvajici ¢asti tvori kritérium pro hranici mezi podsekvencemi
[T a IV. Hranice je dana pozici prvniho snimku, jehoz hodnota RMSCgro; klesne
pod tento prameér. Hlavnim cilem tohoto navrzeného heuristického pristupu je snaha
o registraci snimki, které maji podobné vlastnosti.

Nasleduje krok automatického vybéru referenéniho snimku pro kazdou podsek-
venci. Ten vzdy vybirame jako snimek s maximalni RM SCror pro kazdou cast.
Vzhledem k tomuto snimku pak registrujeme zbyvajici snimky v dané podsekvenci.
Vysledkem je tedy sada ¢ty podsekvenci s registrovanymi snimky. Poslednim kro-
kem je vzajemné registrace téchto podsekvenci. Z kazdé podsekvence vytvorime pri-
mérny obraz, a ty nasledné vzajemné registrujeme. Také u téchto prumérnych obrazi
vyhodnocujeme RM SCgro; a obraz s nejvyssi hodnotou oznac¢ime jako referencni.

K tomuto obrazu registrujeme zbyvajici. Vysledkem je tedy kompletni sekvence,
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Obr. 4.4: Prubéh kontrastu v obraze RM SCror v sekvenci snimkd. Cisla L. a7 IV.

predstavuji automaticky rozdélené podsekvence.

ve které jsou navzajem registrovany vsSechny snimky. Tento pfistup nam rovnéz
umoziuje vyuzit paralelniho pfistupu pomoci multiprocesorovych a/nebo multipo-
¢itacovych systému. Registrace snimki v sekvenci lze totiz rozdélit na registraci

jednotlivych nezévislych dvojic snimki.

4.4 Software pro registraci ultrazvukovych sekvenci

Navrzenou metodu pro registraci ultrazvukovych sekvenci jsme implementovali v pro-
gramovém prostiedi MATLAB 2009b (The MathWorks, Inc., Massachusetts, USA)
a doplnili o prehledné uzivatelské rozhrani. To umoziuje uzivatelim snadnou a pie-
hlednou registraci ultrazvukovych sekvenci. Po kompilaci pomoci MATLAB Com-
pileru program funguje jako samostatna aplikace, k béhu vyzaduje pouze knihovny
MATLAB Run Time Environment.

Program jsme rovnéz pfipravili ve formé zasuvného modulu pro uceleny softwa-

rovy nastroj urceny pro pokrocilou perfuzni analyzu z ultrazvukovych kontrastnich
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dat. Tento komplexni softwarovy nastroj je vyvijen ve spolupraci s Ustavem piistro-
jové techniky AV, CR v Brné (http://wiki.isibrno.cz, sekce Perfusion).
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Obr. 4.5: Grafické uzivatelské rozhrani programu pro registraci ultrazvukovych sek-

venci.

Na Obr. je zobrazeno grafické uzivatelské rozhrani programu, kde vlevo se

nachéazi zdkladni panel s nastavenim registrace a vpravo je prohlize¢ pro vizualizaci

dat a

pro vybér prislusnych masek. Jednotlivé moznosti nastaveni jsou oc¢islovany:
Otevieni souboru s ultrazvukovou sekvenci pro registraci.

Nastaveni typu registrace. Mozno vybrat zakladni, kdy se registruje cela sek-
vence k vybranému referenénimu snimku, nebo registrace pomoci rozdéleni
na podsekvence popséna v kapitole [4.3

Oznaceni oblasti zajmu (ROI) pro registraci obrazu. Mozno vybrat ru¢né nebo
nacist ze souboru.

(Volitelné) moznost vybéru masky pro potlaceni vlivu véjitovitého tvaru snimki
pripadné pro potlaceni dopliiujicich popiskii na okraji obrazki. Tyto ¢asti ob-
razu mohou ovlivnit hodnotu kriterialni funkce.

(Volitelné) moznost vybrat oblast zajmu, kterd se ma pouZit pii vzajemné
registraci prumérnych snimki podsekvenci (viz kapitola .

Vybér podobnostniho kritéria: (Vychozi) Normalizovana vzajemna informace,
kosinova podobnost (pro testovaci ucely).

Omezeni prostoru pro hledani vysledné transformace.

(Volitelné) moznost zvyraznéni hran v obraze pro zlepSeni pribéhu kriterialni

funkece.
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9. Moznost doplnéni poznamek k souboru a ulozeni vysledkt registrace do sou-
borti.
Vysledek registrace je ulozen do mat souboru. Data jsou doplnéna o strukturu
info, kterd obsahuje vSechny podrobnosti o nastaveni registrace, tak aby tyto vy-
sledky bylo mozné analyzovat, hodnotit a porovnavat. Funkénost a vzhled samostat-

ného programu a zasuvného modulu jsou totozné.
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5 HODNOCENI KVALITY REGISTRACE ULTRA-
ZVUKOVYCH DAT

5.1 Subjektivni hodnoceni

Zakladni hodnoceni kvality registrace obrazii probiha na zakladé subjektivniho hod-
noceni jednim nebo vice pozorovateli. Pro snadnéjsi a presnéjsi hodnoceni se vyuziva
nékolika pristupi, jakym zptsobem se pozorovateli snimky promitaji. Zde uvadime
nékolik nejcastéjsich pristupt, které 1ze pro subjektivni hodnoceni kvality vyuzit:

e Prihlednost - Pres referenc¢ni snimek je zobrazen registrovany snimek s defi-
novanou pruhlednosti. Tato metoda je vyuzitelnd zejména pro multimodalni
registraci, kde vice vyniknou rtzné struktury. Vhodné rovnéz je, pokud ma
pozorovatel moznost ménit miru prihlednosti obrazu

e Barevné kanaly - éedoténovy referenc¢ni a registrovany obraz vytvari barevné
slozky (naptiklad ¢ervenou - R, a zelenou - G) ve vysledném RGB obrazu.
Zde je opét vhodné umoznit pozorovateli plynulou zménu vah jednotlivych
barevnych slozek.

e Rozdilovy obraz - Od referen¢niho obrazu se odecte obraz registrovany. V ide-
alnim ptipadé by se oba obrazy mély zcela odecist. V piipadé chyb v registraci
vyniknou pravé chybné registrované struktury. Tento zptisob neni pfilis vhodny
pro multimodélni registraci.

e Sachovnicové zobrazen{ - Na referen¢ni obraz je aplikovana maska v podobé
Sachovnice a pro registrovany obraz je tato Sachovnice invertovana. Po sec¢teni
obou obrazu lze na vysledném obrazu hodnotit, jakym zptsobem na sebe na-
vazuji jednotlivé struktury. Tato metoda je vhodna zejména na obrazy (i mul-
timodalni), které obsahuji dobfe zetelné a ostré hrany.

e Detekce hran - V registrovaném obraze jsou detekovany hrany, které jsou né-
sledné zobrazeny na referencni obraz. Pozorovatel tak miize hodnotit, jakym
zpusobem hrany navazuji.

Pozorovatelé se nasledné snazi odhadnout chybu transformace v pixelech. Tohle
hodnoceni vyzaduje urcitou zkusenost pozorovatele a zpravidla se pro hodnoceni
vyuziva nékolika nezavislych odborniku v oblasti zpracovani obrazii.

Vzhledem k charakteru ultrazvukovych obrazi a také tomu, ze ultrazvukové sek-
vence pro perfuzni analyzu obsahuji desitky az stovky snimki, je subjektivni hod-

noceni nezavislymi pozorovateli témér nemozna.
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5.2 Objektivni hodnoceni

Objektivni hodnoceni kvality registrace je velice naro¢na tloha. Je to ddno zejména
tim, Ze jen ziidka dokazeme presné definovat idealni pozadovanou transformaci mezi
obrazy. Vzhledem k témto omezenim se ve vétsiné pripadu provadi relativni zhodno-
ceni, kdy se porovnava navrzena metoda registrace s jinou metodou (ozna¢ovanou
noceni kvality multimodalni registrace a také registrace obrazi, které maji nizky
pomér signal /Ssum (napf. ultrazvukové snimky).

Abychom mohli objektivné vyhodnotit kvalitu registrace ultrazvukovych sek-
venci, navrhli jsme nékolik postupt, které jsou zalozeny na nékterych zobrazenich
pro subjektivni hodnoceni. Rovnéz jsme vytvorili zcela novou metodu hodnoceni
kvality registrace ultrazvukovych sekvenci pro perfuzni analyzu na zakladé odhadu

perfuznich parametri.

5.2.1 Hodnoceni na zakladé znaAdmé transformace

Pro presné a absolutni vyhodnoceni kvality registrace, je potieba znat presnou trans-
formaci, které méame dosdhnout. Toho lze docilit jen v omezenych piipadech, kdy
je transformace obrazu zjistovana dal$im pozi¢nim systémem nebo je pevné dana.
K tomuto ucelu jsme pouzili méfeni na fantomu, viz Kapitola Abychom na ob-
razu neméli pouze kulaty dialyza¢ni filtr, u kterého by se velice obtizné odhadovalo
spravné natoceni, pouzili jsme pokro¢ily fantom z Obr. [3.3]

Na Obr. jsou oznaceny jednotlivé ¢asti fantomu. Fantom a ultrazvukova
sonda byla v pribéhu experimentu fixovana, takze jsme vyloudili jakykoliv pohyb.
Vysledné nasnimana sekvence ma vsechny snimky spravné registrovany. Abychom
mohli otestovat nas algoritmus, tak jsme na jednotlivé snimky aplikovali nahodnou,
ale znamou transformaci z intervalu ¢,,t, € (—20,20) pixelt a ¢ € (—5°,5°).

Pro nalezeni transformace jsme pouzili nasi registra¢ni metodu s uplnym pro-
hledavanim prostoru daném hranicemi: ¢,,¢, € (—30,30) s krokem 1 pixel a ¢ €
(—7°,7°) s krokem 1°. Testovani probihalo na ¢tyfech sekvencich (pro nastavené
rychlosti prutoku: 88, 93, 253 a 260 ml/min), kde kazda obsahovala zhruba 174
snimkii. Chybu transformace jsme nasledné uréili pro kazdy snimek v sekvenci. Pro
kazdou sekvenci jsme stanovili primérnou chybu odhadu transformaé¢nich parame-
tri a jeji smérodatnou odchylku na zakladé metody odhadu kvantil [I09]. Vysledky
jsou zobrazeny v Tab. 5.1}

NaSe registra¢ni metoda dosahuje maximalni pramérné chyby 1.6441.35 pixeli
v odhadu parametru t,, 0.8340.68 pixeli v odhadu parametru ¢, a 0.71° £ 0.63°
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Tab. 5.1: Pramérna chyba a smérodatna odchylka vyslednych transformacnich pa-
rametru ziskanych pomoci navrzené registra¢ni metody. Pramérna chyba transfor-
macnich parametrii 7., ¢, je v pixelech a ¢ ve stupnich. Smérodatna odchylka trans-

formacnich parametra o(t,), o(t,) je v pixelech a o(¢) je ve stupnich.

Sekv. Pritok | &, o(t.) t, o(t,) ¢ o)
[ml/min| | [pix] [pix] [pix] [pix] [ [°]

88| 148 140 0.74 0.68 0.55 0.48

931 1.64 135 0.75 073 0.71 0.63

253 || 1.8 1.70 0.83 0.68 0.55 0.51

260 | 1.38 1.24 0.75 0.66 0.62 0.63

=W N =

Tab. 5.2: Priumérné chyba a smérodatna odchylka odhadu transformacnich para-
metri pomoci zakladni metody registrace obrazi zalozené na jednom referenénim

snimku a vzajemné informaci.

Sekv. Prutok t. oty t, oty ¢ o)
[ml/min| || [pix.] [pix] [pix] [pix] [] [

88 || 15.38 17.19 23.07 &840 3.09 3.55

93 || 5.47 6.43 17.79 4.59 227 2.82

253 || 4.95 440 19.55 2.55 2.02 245

260 || 448 4.06 1545 4.21 3.18 3.00

e R

29



Obr. 5.1: Tomografickd rovina fantomem, arterialni vstupni funkce AIF, veno6zni

vystupni funkce a oblast zajmu TOI jsou vyznaceny.

v odhadu natoceni . Abychom mohli nasi metodu porovnat se zakladni piistu-
pem, neprovadéli jsme zadné predzpracovani a registrovali jsme snimky v sekvenci
k jednomu referenénimu snimku pomoci vzajemné informace. Snimek s nejvétsim
obrazovym kontrastem RMSC' jsme vybrali jako referen¢ni a ostatni snimky vici
nému registrovali. Vysledné primérné chyby pro jednotlivé sekvence jsou uvedeny
v Tab.[5.2] Je tedy zfejmé, Ze je zde mnohem vétsi chyba odhadu parametri, ktera
dosahuje primeérné chyby az 15+£17.19 pixeli v odhadu parametru ¢, 23.07+8.40
pixeld v odhadu parametru ¢, a 3.18° £ 3.00° v odhadu natoceni . RovnéZ jsme
vysledovali, Ze v tomto piipadé chyba velice zavisi na volbé referenéniho snimku.
Nevhodné zvoleny snimek, zejména z faze bez pritomnosti kontrastni latky, zcela

znemozni registraci snimki sekvence.

5.2.2 Hodnoceni na zakladé strmosti hran

Ptedchozi zptisob vyhodnoceni nelze pouzit na redlna klinickd data, kde nezname
vyslednou transformaci. Jedna se o ultrazvukovou sekvenci srdce (2komorovy pohled
od hrotu) pii kontrastnim vysetieni. Zdravému dobrovolnikovi byla aplikované kon-
trastni latka (SonoVue) a nasledné byla pofizena sekvence snimku spousténych EKG
signalem. Jednotlivé snimky tak byly ovlivnény pohyby pacienta a rovnéz pohyby
sondy.

60



Pro hodnoceni kvality registrace celych sekvenci snimkt jsme vytvorili tzv. pri-
mérny obraz celé sekvence. Tento obraz vznikl prostym se¢tenim vSech snimku a po-
délenim poctem snimki v sekvenci. Predpokladem je, Ze v pripadé presné registro-
vané sekvence vznikne prumérny obraz s ostrymi hranami, zatimco chyby v registraci

zpusobi rozmazani téchto hran.

(b) ()

Obr. 5.2: Pramérny obrazek vypocteny z: (a) originalni sekvence; (b) sekvence regis-
trované pomoci zakladni NMI metody s jednim referenénim snimkem; (c) sekvence

registrované pomoci nasi metody.

Na Obr. je patrné, ze prumérny obrazek originalni sekvence je rozmazany
a hrany nejsou pfili§ vyrazné. To je zptisobeno pohybem mezi jednotlivymi snimky
v sekvenci. Primérny obraz ze sekvence registrované pomoci zakladni NMI metody
s jednim referenénim snimkem je zobrazen na Obr. [5.2b] Zde je naprosto zfejmé,
ze registrace zcela selhala. Primérny obrazek sekvence registrované nasi metodou
je zobrazen na Obr. a vyplyva z néj, Ze ve srovnani s prumérnym snimkem
z originalni sekvence ma ostiejsi a zietelnéjsi hrany:.

Pro objektivni srovnani jsme vyhodnotili hodnoty strmosti definovanych hran.
Strmost u originalni (neregistrované) sekvence v bodé X je 0.92 a bodé + je 1.25.
U registrované sekvence tyto hodnoty vychézeji vyssi, v bodé X je strmost 1.64
a v bodé + je 1.73. Z tohoto hodnoceni je tedy zfejmé, ze doslo ke zlepSeni strmosti
hran a tim muzeme hodnotit registraci za tspésnou.

Nevyhodou tohoto hodnoceni je zejména nutnost vybrat vhodnou hranu pro
hodnoceni. Strmost rovnéz do jisté miry ovlivni samotné kontrastni latka, kteréd
zpusobuje zménu kontrastu v obraze. V naSem piipadé pfi snimani srdce se vyraz-
nym zpusobem zméni kontrast v srde¢nich dutinach, nicméné hrany reprezentujici

rozhrani mezi dutinami a srde¢ni sténou zistanou zachovany.
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5.2.3 Hodnoceni na zakladé detekce hran

Rozsifenim predchozi hodnotici metody je vyuziti detekce hran v obraze [162].
Pro hodnoceni jsme opét vyuzili prumérny obraz sekvence, ve kterém se snazime
nalézt dlouhé a vyrazné hrany. Pro jejich detekei jsme modifikovali Sobeliv horizon-

talni a vertikalni operator [122]:

1 1 1 1 2 2 2 1 1 1 1
iy=/0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0|, (5.1)
1 -1 -1 -1 -2 -2 -2 -1 -1 -1 -1

i =1, . (5.2)

Vysledny obraz se zvyraznénymi hranami jsme vypocetli jako:

1=\/p+1 (5.3)

kde I, respektive I, je odezva vstupniho obrazu na operétor i, respektive i,.

Obraz jsme nésledné prahovali:

1 : I>T
Iy = 5.4
’ {0 . I<T (54)

Hodnota prahu T' se urc¢uje empiricky na zakladé charakteru obrazu. V pripadé
ultrazvukové sekvence srdce jsme volili 7' = 0.2. Tento pristup potlac¢i nevyznamné
a kratké hrany. Pro hodnoceni jsme zavedli pomér ostrosti (sharpness ratio - SR),

které je mozné urcit jako:
1
SR ==Y 1Ir-100[%)], (5.5)
n

kde n je pocet pixeli v obrazu. Pro potlaceni vlivu riznych popiskii v obraze nebo
véjitovitého tvaru ultrazvukovych snimku lze pouzit vhodné masky, poté hodnota n
je pocet pixeli dané masky. Hodnota S R reprezentuje procentni pomér oblasti s hra-
nami k celkové velikosti obrazu. Hodnota SR rovnéz zavisi na charakteru daného
obrazu, takze ji lze vyuzit predevsim jako relativni méritko kvality registrace.

Na Obr. jsou zobrazeny vysledky hodnoceni SR na ultrazvukové sekvenci
srdce. Prumérny obrazek z originalni sekvence dosahuje SR = 1.6%. Z prumdérného
snimku ziskaného registraci pomoci NMI a jednoho referenéniho snimku je patrné,
Ze v tomto piipadé registrace zcela selhala, protoze dosahuje pouze SR = 0.4%.
Registrace pomoci nasi metody ukazuje vyrazné zlepseni hran v pramérném snimku

na hodnotu SR = 10.8%.
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(a) SR = 1.6% (b) SR = 0.4% (c) SR = 10.8%

Obr. 5.3: vétle vyznacené vyznamné hrany detekované na primérném obrazu a vy-
hodnocena hodnota SR pro: (a) originalni (neregistrovanou sekvenci); (b) sekvenci
registrovanou pomoci zékladni NMI metody s jedinym referenénim snimkem; (c)

sekvenci registrovanou nasi metodou.

5.2.4 Hodnoceni na zakladé porovnavani perfuznich modeli

Hlavni myslenkou této metody pro hodnoceni kvality registrace je pravé vliv re-
gistrace na extrahovanou perfuzni kiivku a na odhad parametri. Pokud budeme
kiivku extrahovat z TOI originalni nebo nepfesné registrované sekvence, pak bude
kiivka obsahovat vyrazny Sum zpusobeny pohyby mezi jednotlivymi snimky v po-
rovnani s perfuzni kfivkou extrahovanou z presné registrované sekvence. Tento vliv
se projevi také ve zvySeném rozptylu odhadnutych hodnot perfuznich parametri,
jako jsou MTT a Tp pomoci riznych modeli. Registrovanéd sekvence by méla vést
na mnohem hladsi kfivku a odhady MTT a Tp pomoci jednotlivych modelid by mély
byt podle predpokladu velice podobné. Rovnéz hodnota chyby aproximace (MSE)
bude podle predpokladu mnohem nizsi u registrované sekvence nez u té originalni
(neregistrované).

Tyto predpoklady jsme vyuzili pro hodnoceni registrace ultrazvukovych sekvenci
pro perfuzni analyzu. Navrhli jsme vyuzit varia¢ni koeficient ¢, parametra MTT
a Tp ziskanych pomoci riznych modeli a stfedni hodnotu p chyby prolozeni MSE
jako mozné kritérium pro hodnoceni kvality registrace. Predpokladame, Ze presné
registrované sekvence vedou na nizké hodnoty ¢, (to znamena podobné hodnoty
MTT a Tp u raznych modeli) a rovnéz na nizkou hodnotu g (to znamené nizké
MSE). Pro odhady MTT a Tp jsme pouzili modely predstavené v Kapitole tedy
Log-normalni, Erlangiv, Gamma a LDRW. Model Lagged jsme vyloucili, protoze
neumoznuje odhad parametru Tp. Pro ovéfeni jednotlivych modeli a jejich vlivi
na hodnotu ¢, jsme pouzili sekvence nasnimané na fantomu, které jsme vyuzili pro
hodnoceni vysledné transformace v Kapitole [5.2.1]

V Tab. jsou shrnuty odhady parametri MTT, Tp a rovnéz prumérné chyby
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Tab. 5.3: Odhady parametri MTT, Tp a stfedni chyba odhadu modelu (MSE) pro ruzné hodnoty pritoku perfuznim modelem.

Pritok [ml/min]|

Priatok [ml/min]

Pritok [ml/min]|

Pratok [ml/min]|

88 93 253 260

Model | MTT  Tp MSE |MTT Tp MSE |MTT Tp MSE |MTT Tp MSE
Log-normalni | 59.76 37.52 1.29-107° | 61.31 40.26 4.01-107° | 24.95 17.01 1.80-10° | 23.85 12.88 9.09-10~°
Gamma | 53.85 37.74 1.32-1075 | 55.04 41.21 4.20-1075 | 22.78 17.00 1.75-107° | 22.36 13.19 9.46-10~°
Erlang || 47.69 39.93 2.22.107° | 50.39 42.02 4.23.107° | 21.25 17.56 2.00-107° | 21.44 12.23 1.05:107°
LDRW | 57.54 37.17 1.31-107° | 59.92 40.09 4.01-107° | 24.42 16.95 1.81-1075 | 23.59 13.70 9.12-107

Co Co 0 Cy Co i Cy Co % Cy Cy %
0.006 0.033 1.54-1075 | 0.088 0.022 4.11-1075 | 0.072 0.0017 1.84-107° | 0.049 0.047 9.54-10~¢




odhadu modelu MSE. Vysledovali jsme, Zze hodnota MSE je nepatrné vétsi u Er-
langova modelu v porovnani s ostatnimi modely. Je to dano nejspiSe celo¢iselnym
odhadem poc¢tu kompartmenti v Erlangové modelu. Tato tabulka potvrzuje zavéry
z dfive vyhodnoceného srovnani mezi perfuznimi modely v Kapitole 3.7} Parametry
MTT a Tp maji nizky variancni koeficient, ale je zfejmé, Ze odhad Tp je robustné;jsi.

Pro ovéreni moznosti téchto modelu na redlnych datech jsme vyuzili in-vivo sek-
vence. Jedna se o sekvenci zachycujici epigastrickou oblast, ve které je zretelny nador
na slinivee, viz Obr. [5.4] Pohyby mezi jednotlivymi snimky jsou v tomto pfipadé
zanedbatelné a registrace neni potieba. Tato sekvence je tak vhodna pro ovéreni

odhadu jednotlivych modelii.

I1: 0:09

Obr. 5.4: Snimek epigastrické oblasti s nadorem na slinivce. Vyznaceny jsou TOI

v nadoru a biisni aorté.

V Tab. jsou uvedeny jednotlivé odhady perfuznich parametri v bfisni aorté
a také v nadoru. Odhadnuté hodnota MTT v aorté i v nddoru ma velice nizky vari-
an¢ni koeficient, pro aortu ¢, = 0.0013 a pro nador ¢, = 0.046. Hodnota variancéniho
koeficientu pro Tp v aorté ¢, = 0.047 je nepatrné vyssi nez pro nador ¢, = 0.012. Je
to zptisobeno pravdépodobné tim, ze v aorté dojde k Tp za kratkou dobu a drobné
rozdily se tak projevi ve vyssi hodnoté ¢,. Rovnéz vyssi hodnota MSE ukazuje na
mozny vliv oscilaci perfuzni kiivky, ktery je zptisobeny proménnou rychlosti prou-
déni krve a zménami tlaku [I59)].
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Vysledky jsou opét srovnatelné s vysledky porovnéani jednotlivych perfuznich
modeli v Kapitole [3.7] Také v tomto piipadé Log-normalni model odhaduje vyssi
hodnoty MTT nez zbyvajici modely. Chyba prolozeni MSE je také porovnatelné
s méfenim na fantomu, jak ukazuje Tab. [3.3]

Tab. 5.4: Odhadnuté perfuzni parametry sekvence slinivky.

H Aorta | Nador

Model || MTT  Tp MSE | MTT Tp MSE
Lognormal | 14.56 12.88 7.41-107° | 72.46 25.47 1.05-107°
Gamma || 14.41 13.19 7.20-107° | 67.73 24.95 1.38-107°
Erlang | 14.13 12.23 7.76-107° | 65.50 24.84 1.98.107°
LDRW | 14.44 13.70 7.36-107° | 71.27 25.36 1.06-107°
Cy Cy 1z Cy Cy M
0.0013 0.047 7.43-107° | 0.046 0.012 1.37-107°

Navrzenou metodu hodnoceni jsme néasledné vyuzili pro stanoveni kvality regis-
trace ultrazvukové sekvence srdce spousténé pomoci EKG signélu. Na Obr. jsou
vyznaceny nase TOI ze kterych jsme extrahovali prislusné kfivky. Jedna se o apikalni
a stfedni ¢ast myokardu septa srdce. Tyto oblasti byly vybriany zamérné tak, aby
nebyly stinény dal$imi srde¢nimi strukturami a aby se potlacil vliv atlumu ultra-
zvuku. Vzhledem k tomu, Ze v samotném myokardu se projevi vliv kontrastni latky
mnohem méné, nez je tomu u levé komory, je zde nutna presna registrace jednotli-
vych snimkt. Pripadné pohyby snimki totiz zptisobi chybné vyhodnoceni kontrastu
v myokardu.

Perfuzni kfivky a odhad parametri MTT a Tp jsme vyhodnotili nejprve pro ori-
ginalni (neregistrovanou) sekvenci a nasledné pro sekvenci registrovanou pomoci nasi
metody. Vyhodnoceni sekvence registrované pomoci zakladni NMI metody s jedinym
referenénim snimkem je zcela nemozné, protoze jiz predchozi hodnoceni ukézaly,
7e tato metoda naprosto selhala.

Na Obr. je zobrazen prubéh koncentrace kontrastni latky ve stredni ¢ésti
septa ziskané na originalni sekvenci. Ktivka obsahuje vyrazné Spicky, které jsou
zpusobeny pohyby mezi jednotlivymi snimky. Je tedy zifejmé, ze nelze provést platny
odhad parametri MTT a Tp, respektive odhadnuté parametry viibec neodpovidaji
dané oblasti a jejim fyzikdlnim vlastnostem. Na Obr. je prubéh koncentrace
v apikalni ¢asti septa pro neregistrovanou sekvenci. Zde je ziejmé, zZe doslo ke zcela
chybnému a nevhodnému odhadu parametri jednotlivych modeli.

Po registraci celé sekvence pomoci nasi metody jsme opét provedli extrakci
perfuznich krivek, odhad modeli a odhad parametra MTT a Tp. Pribéh kiivky
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Obr. 5.5: Oblasti zajmu (TOI) pro perfuzni analyzu vyznacené na snimku z kon-

trastni faze sekvence.
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Obr. 5.6: Pribéh perfuzni kiivky ve stfedni ¢asti septa ziskané na originalni sekvenci

véetné odhadnutych modeli.

ve stfedni Casti septa po registraci je zobrazen na Obr. a v apikalni Césti na
Obr. 5.9 Méfitko na ose y se zménilo v porovnéani s prubéhy z originalnich sekveci
a proto je i na téchto prubézich jsou patrné jisté oscilace. Nicméné vysledky v
Tab. ukazuji, ze se chyba prolozeni MSE vyrazné snizila spolu s varianénimi
koeficienty. Z pribéhu je rovnéz patrné, ze v krevnim obéhu pacienta nejspise zi-
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Obr. 5.7: Pribéh perfuzni kiivky v apikalni ¢asti septa ziskané na originalni sekvenci

véetné odhadnutych modelu.

staly néjaké pozistatky kontrastni latky z predchozich experimenti, protoze kiivky
nezacinaji na nulové trovni. Kazdopadné tohle neovlivni vyhodnoceni kvality regis-
trace, protoze perfuzni modely lze jednodusSe doplnit o odhad stejnosmérné slozky
perfuzni kfivky.

V Tab. [5.5] jsou shrnuty vysledky odhadu MTT, Tp i chyby prolozeni MSE pied
a po registraci ultrazvukové sekvence. Z tabulky vyplyva, ze primérna chyba prolo-
zeni p byla pro originalni sekvenci fadove vétsi nez u registrované sekvence. Varianéni
koeficient ¢, MTT je rovnéz vyznamné vétsi pro neregistrovanou sekvenci v porov-
nani pro sekvenci registrovanou (hodnota ¢, = 0.105 ve stfedni ¢ésti septa v po-
rovnani s ¢, = 0.030 pro stejnou ¢ast septa registrované sekvence). Hodnoty MTT
pro apikalni ¢ast septa byly mirné vyssi s varianénim koeficientem ¢, = 0.017. Vyssi
hodnoty MTT jsou dény fyziologickymi vlastnostmi tkané. Odhady Tp korespon-
duji s hodnotami MTT a rovnéz ukazuji na podstatné rozdily mezi neregistrovanou
sekvenci (¢, = 0.067) a registrovanou sekvenci (¢, = 0.004). Odhad Tp pro apikalni
¢ast rovnéz vykazuje pomérné vysokou stabilitu (¢, = 0.005). Tyto vysledky také
koresponduji s pfedchozimi zjisténimi v kapitole [3.7] kde se ukazalo, Ze odhady Tp
jsou stabilnéjsi nez MTT.

Je tedy zfejmé, ze hodnotu variacniho koeficientu odhadu MTT a Tp muzeme
povazovat za urc¢itou miru kvality registrace snimki v sekvenci. Dosazené vysledky
na realnych datech opét koresponduji s predeslymi zavéry z porovnani perfuznich

modela. Vysledky dosazené v této kapitole jsme publikovali v ¢lanku [50].
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Tab. 5.5: Parametry odhadnuté z echokardiografickych dat.

Original (stfedni)

| Registrovana (stfedni) | Registrovana (apikalni)

Model
Log-normalni
Gamma

Erlang
LDRW

MTT
11.64
9.14
11.26
11.30

Tp MSE

78 2481073
8.79 2.64-1073
7.62 2571073
777 2531073

MTT
19.94
18.73
18.75
19.35

Tp
13.19
13.25
13.24
13.14

MSE
1.31-107*
1.31-1074
1.35-1074
1.31-107*

MTT
20.60
19.78
20.03
20.14

Tp
14.46
14.47
14.32
14.45

MSE
2.76-1074
2.76-10~*
2.79-10~*
2.76-1074

Co

0.105

Cy W
0.067 2.56-1073

Co

0.030

Co

0.004

I
1.32-10~*

Co

0.017

Co

0.005

i
2.77-1074
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Obr. 5.8: Pribéh perfuzni kiivky ve stfedni ¢éasti septa ziskané na registrované sek-

venci véetné odhadnutych modeli.
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Obr. 5.9: Pribéh perfuzni kiivky v apikalni ¢éasti septa ziskané na registrované sek-

venci véetné odhadnutych modelii.
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6 OFTALMOLOGICKE APLIKACE

Registrace oftalmologickych obrazti vede casto k metodam zalozenych na detekci
vyznamnych bodu, které predstavuji hrany nebo mista vétveni jednotlivych cév. Sa-
moziejmé i pres tyto vlastnosti oftalmologickych obrazi se i v této oblasti uplatni
jasové registrace. Mnohdy se tyto dva pristupy také kombinuji. Méné naro¢né me-
tody, napt. fazova korelace, neni p¥ili§ presna, ale umozni priblizné slicovani obrazu.
a tim dojde k zrychleni celého procesu registrace.

V této kapitole predstavime rozsifené zobrazovaci systémy, které se v oftalmo-
logii vyuzivaji. Jedna se tak predevsim a fundus kamery pro sniméni sitnice oka
ve viditelném spektru. Déle to jsou laserové skenovaci oftalmoskopy a angiografy,
které snimaji odrazy (poptipadé i autofluorescenci) na ur¢ité vinové délce. Specialni
piipad tvori opticky koherentni tomograf, ktery umoznuje sniméani fezu sitnice oka.

Néasleduje predstaveni vybranych aplikaci registrace ruznych oftalmologickych
dat. Zakladnim predstavitelem jsou AF a IR obrazy (vysvétleno dale). Zde lze s uspé-
chem vyuzit registrace zalozené na detekci vyznamnych bodti podobné jako je tomu
u fundus obrazii. Specialni piipad pak tvoii metoda vzajemné registrace dat optické

koherentni tomografie a fundus obrazu.

6.1 Zdroje oftalmologickych dat

Pro diagnostiku oka, zejména pak pro vySetteni sitnice, se vyuziva nékolika zobrazo-
vacich systému. Jedné se pfedev$im o metody oftalmoskopie, tedy zobrazeni o¢niho
pozadi (sitnice). Pro zaznamenani obrazu se vyuziva tzv. fundus kamery. Optika ka-
mery je zaloZena na principu nepiimé oftalmoskopie. Obraz sitnice oka se néasledné
zaznamenava vhodnym detektorem, v souc¢asné dobé to jsou vyhradné CCD senzory.
Pro osvétleni sitnice se vyuziva zdroje svétla ve viditelném spektru. Pro potlaceni
odrazi je svétlo tvarovano pomoci prstencového zrcadla.

Fundus kamery se déli na dva zakladni typy. Prvni typ predstavuji mydriatické
kamery, které pro svou ¢innost vyzaduji mydridzu, tedy rozsiteni zornice. Toho lze
dosdhnout aplikaci specialnich o¢nich kapek. Tento postup umoznuje zobrazeni Sir-
siho zorného pole (typicky 50°). ProtoZe se béhem vySetfovani do oka pacienta sviti
svétlem ve viditelném spektru, je to pro pacienta nepfijemné. Rovnéz urcitou dobu
po vySetfeni mé pacient zhorSené vidéni.

U nemydriatickych fundus kamer neni rozsifeni zornice potieba. Z toho divodu
tyto kamery nabizeji mensi zorné pole (typicky do 45°). Béhem ostieni se sitnice
nasvétluje infracervenym svétlem, aby se zabranilo zuzeni zornicky. Az pro samotné

ziskani obrazu se vyuzije vyboj svétla ve viditelném spektru. To zptisobi docasné
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zuzeni zornicky, ale zpravidla za nékolik desitek sekund se zornicka opét rozsiii
a vysSetfeni je mozné opakovat.

Pro sniméani experimentélnich obrazu sitnice jsme vyuzili nemydriatické fundus
kamery Canon CR-1 Mark II (Canon, Middlesex, Britanie). Tato kamera umoznuje
snimat zorné pole 45°. Potiebna §itka zornicky je pouze 4 mm. Jako snimaé¢ ob-
razu slouzi digitalni zrcadlovka z fady Canon EOS. Ukazka pofizeného snimku je
na Obr. [6.1]

Rovnéz jsme vyuzili databaze oftalmologickych obrazi potizenych pomoci mydri-
atické fundus kamery Canon CF-60 UVi (Canon, Middlesex, Britanie) s vestavé-
nym fotoapardtem Canon EUS-20D, zorné pole je 60°. Ukazka potizeného snimku
je na Obr. V porovnani s nemydriatickou kamerou je ziejmy vétsi zorny thel
kamery a rovnéz je snimek jasnéjsi. Rovnéz se zde do takové miry neuplatiuje jev

nerovnomérného osvétleni, které je na Obr. [6.1] zietelné.

Obr. 6.1: Fundus snimek porizeny pomoci kamery Canon CR-1 Mark II.

Rozliseni vyslednych obrazkt z nemydriatické i mydriatické kamery je dano na-
stavenim pouzitého fotoaparatu. Rozliseni fotoaparatti Canon EOS dosahuje hodnot
v rozmezi 8 az 18 Mpix. Takové rozliseni je pro diagnostiku fundus snimkii vice nez
dostatecné. V praxi jsou pak obrazky pro dalsi zpracovani podvzorkovany. Vysledné
velikost pak je 1920x1200 a mensi (napt. 1024x768) podle danych potieb pro dalsi

zpracovani a analyzy.
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Obr. 6.2: Fundus snimek pofizeny pomoci kamery Canon CF-60 UVi.

(a) Cervena (b) zelena (c) modra

Obr. 6.3: Jednotlivé barevné slozky fundus snimku pofizeného pomoci fundus ka-
mery Canon CR-1 Mark II.

Pro registraci obrazu i pro analyzu cévniho stromu se snimky snimaji v po-
dobé surovych dat. To ndm nésledné umozni vybér barevnych kanalt, které nesou
diagnostickou informaci. Cévy, nervova vldkna a opticky disk jsou nejvyraznéjsi v ze-
leném kanalu jak lze vidét na Obr. [6.3]V nékterych piipadech je mozné vyuzit takeé
kombinaci zeleného a modrého kanélu.

K dalsim zobrazovacim modalitam patii laserové skenovaci metody. Jednou z nich
je Heilderbergsky retindlni angiograf (HRA2®), coz je konfokalni laserovy skenovaci
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(a)

Obr. 6.4: Obrazy optického disku nasnfmaného pomoci HRA2®: (a) AF obraz;
(b) IR obraz.

systém, ktery umoznuje provadét angiograficki vysetieni fluoresceionu a indocyani-
nové zelené. Tato vySetfeni mohou byt provadéna samostatné nebo soucasné.

K dispozici jsme méli data pofizena v autofluorescenénim (AF) a infracerveném
(IR) modu. AF data se snimala modrym laserem s vlnovou délkou A = 488nm. Tento
laser vybudil lipofuscin, ktery nasledné emituje svétlo s delsi vinovou délkou (kolem
500nm). Pro sniméni IR dat se tkan skenovala laserem s vinovou délkou A = 820nm.
Priklady AF a IR obrazu jsou uvedeny na Obr.
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6.2 Registrace oftlamologickych dat

6.2.1 Registrace AF a IR obrazi

AF a IR obrazy sitnice oka, predevsim pak okoli optického disku, jsou vyuzivany pro
diagnostiku raznych onemocnéni, napiiklad vékem podminéné makularni degenerace
nebo glaukomu [I58]. Ukazuje se, Ze kombinace uvedenych obrazii vede k presnéjsi
diagnoze [79]. ProtoZe jsou obrazy v jednotlivych modech snimany postupné, je regis-
trace obrazii prvnim nezbytnym krokem pro jejich validni fazi. Na zakladé predeslé
prace predstavené v [78], kde byl pouzit intenzitni p¥istup k registraci obrazi, jsme

se zamérili na zrychleni procesu pomoci registrace vyznamnych bodi.

(a) (b)

Obr. 6.5: Pfedzpracovani obrazu pomoci normalizace nerovnomérného osvétleni a fil-

trace anisotropni difuzi: (a) originalni obraz; (b) obraz po zpracovani.

Jako jeden z vyznamnych bodu jsme oznadcili stfed optického disku. Vzhledem
k pouzitym vinovym délkam pii snimani v jednotlivych modalitach jsou zobrazeny
rizné struktury a disk v AF obraze se vyrazné lisi od disku v IR obrazu. Proto jsme
se zamérili predevsim na detekcei stfedu optického disku. Tento stfed nam pak slouzi
jako bod pro pocatecni odhad vzajemného posunu jednotlivych obrazi. Pacient se
miize mezi snimanim jednotlivych obrazi pohnout, ale predpokladame piredevsim
posun v obraze, rotace nebude tak vyznamna vzhledem k anatomii oka a zptisobu
snimani. Dalsi deformace nepiedpokladame.

Pro samotnou registraci jsme jako vyznamné body vybrali jako pozici kiizeni

a vétveni jednotlivych cév v obou obrazech. Vétveni mé ve vét§iné pripadu podobu
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tvaru Y, kdy dochazi k vétveni na dvé dalsi cévy. V nékterych pripadech muze dojit
také ke kiizeni cév. Tato kiiZzeni mohou mit podobu tvaru X.

Nasi snahou je nalézt vétveni predevsim vyraznych velkych cév v okoli optického
disku. Tyto vyrazné vétveni a kiizeni jsou pomérné snadno detekovatelné v obou
obrazech, zatimco detekce vétveni drobnych cév jiz neni tak presna a zbytecné by
do procesu registrace vnasela nepfesnosti.

Tyto obrazy jsou pomérné zaSumeény a Casto se zde projevuje jev nerovnomeérného
osvétleni. Z toho diivodu jsme nejprve provedli korekei osvétleni a zvyseni kontrastu
pomoci metody predstavené v [24]. Priklad pfedzpracovani je zobrazen na Obr. [6.5]
Odhad modelu osvétleni je proveden jako vypocet pruméru jasu v okné o velikosti
31 pixela. Tato velikost je zvolena praveé s ohledem na Sitku nejvyznamnéjsich cév
(maximalni §itka 10 pixeli), aby doslo k jejich rozmazéni a dale neovliviiovaly odhad
osvétleni.

Pro potlaceni Sumu jsme vyuzili filtrace zaloZené na anizotropni difuzi [129].
Tento filtr nA&m umoznil filtraci velkych homogennich oblasti snimku a pfitom zacho-

val hrany jednotlivych cév. Pro modelovéni diffuze byly predstaveny dvé funkce [129]:

c(z,y,t) = e(_<w<ggy’”)2)7 (6.1)

ktera se hodi pro zachovani kontrastnich hran oproti tém méné kontrastnim. Druha
difuzni funkce dana jako:
1

1+ (V]($7y7t))2) ’

(6.2)

K

co(x,y,t) = (

kde k predstavuje prah pro fizeni proudéni. Tato funkce je vhodnéa pro pripady, kdy
je potreba zachovat vétsi homogenni oblasti oproti mensim. Pravé tuto funkci jsme
vybrali pro filtraci AF a IR obrazi. Diky tomu dojde k potlaceni Sumu na velkych
homogenich oblastech (sitnice) i na potlaceni artefaktu stfedové reflexe na velkych
cévach v IR obrazech. Pfestoze jsou AF a IR obrazy pon¢kud odlisné, oba byly
predzpracovany se stejnym nastavenim pro potla¢eni nerovnomérného osvétleni (ve-
likost okna = 31) a pro filtraci (Pocet iteraci = 20, k = 7).

Druhym krokem byla prosta segmentace cév pomoci metody predstavené v [127].
Ptedzpracované obrazy jiz maji podobnou strukturu, takze lze vyuzit jednu segmen-
ta¢ni metodu na oba obrazy. Segmentace cév probihala po ¢astech v oknech o veli-
kosti 32x32. Tato metoda odhaduje prah pro binarizaci obrazu. Pokud nalezeny prah
byl mensi nez 0.4, tak bylo dané okno vyhodnoceno jako pozadi bez vyraznych cév
a segmentovano nebylo. Vysledny prah byl dale ndsoben konstantou 1.10, abychom
dostali stabilnéjsi vysledky. Tuto konstantu jsme stanovili experimentalné.

Takto extrahované cévy maji sitku od 4 do 8 pixeli, takze jsme provedli zten-

¢eni na sitku 1 pixelu pomoci morfologickych operaci [90]. Takto ztencené linie jsme
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pouzili pro samotnou detekci vétveni nebo kiizeni. V okné o velikosti 3x3 pixely
pro kazdy pixel zten¢ené cévy jsme vyhodnocovali soucet vSech pixelt. Pokud byl
tento soucet vétsi nez 3, pak byl dany pixel zaznamenan do matice moznych vét-
veni. V dalsim kroku na téchto zaznamenanych bodech opét vyhodnocujeme soucet
vSech pixeli v okoli 3x3. Diky tomu dojde k nalezeni vzdy jednoho pixelu, ktery
predstavuje pozici vétveni nebo kiizeni cév.

Protoze AF a IR méd zobrazuje mirné odlisné struktury, tak i vysledkem detekce
vyznamnych bodi je rizny pocet nalezenych vétveni a kiizeni v jednotlivych ob-
razech. Z toho divodu musime nejprve stanovit korespondujici body a zbylé body
z registracniho procesu vytadit. Pro stanoveni korespondenci mezi body nejprve
provedeme predregistraci pomoci stiedu optického disku.

Segmentovany obraz nejprve morfologicky erodujeme, a tim dojde k odstranéni
jednotlivych cév, struktury optického disku ztistanou zachovany. Tyto struktury na-
sledné zvyraznime pomoci morfologické dilatace. Vysledny obraz pak obsahuje zvy-

raznény opticky disk v podobé velkého kruhu nebo prstence, jak 1ze vidét na Obr. [6.6]

Segmentované Eroze Dilatace

Obr. 6.6: Zvyraznéni optického disku, zleva doprava: obraz po segmentaci cév, vy-

mazani cév pomoci eroze, zvyraznéni optického disku pomoci dilatace.

Odhad polohy stfedu optického disku provedeme pomoci dvou ortogonélnich
projekci obrazu se zvyraznénymi strukturami. Z jednotlivych projekei stanovime
stfed dané projekce, jak je zobrazeno na Obr. [6.7] Zpracovavame pouze ty Casti
projekce, které maji v dané projekci co nejvétsi obsah pod kiivkou. Tim dojde
k eliminaci riaznych nevyznamnych artefaktu.

Detekované stiedy optického disku na AF a IR obrazu prohlésime za pocatek
soufadnicového systému a vzhledem k nim pfepoc¢teme pozice jednotlivych vyznam-
nych bodu. Tim dojde k predregistraci obrazi, kde je jako transformace provedeno

posunuti v horizontalnim a vertikalnim sméru.
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Obr. 6.7: Odhad polohy stifedu optického disku pomoci dvou ortogonalnich projekei.

Pro nalezeni korespondujicth bodti pouzijeme nasledujici postup:

1. AF obraz je nastaven jako referencni. Pro kazdy vyznamny bod v AF je hledan

nejblizsi bod v IR obrazu. Vzdalenost mezi body nesmi byt vétsi nez 40 pixela.

2. IR obraz je nastaven jako referen¢ni. Pro kazdy vyznamny bod v IF je hledan

nejblizsi bod v AF obrazu. Vzdalenost mezi body nesmi byt vétsi nez 40 pixela.

3. Jako korespondujici body jsou oznaceny pouze parové body nalezené v kroku

1a?2.

Hodnota 40 pixelii determinuje maximalni vzajemny posun obrazi. Vysledkem
detekce je priblizné deset paru korespondujicich bodu pro jednu AF a IR dvojici.
Tohle je dostate¢ny pocet bodu pro zvolenou transformaci (posun a rotace).

Pro nalezeni parametri transformace jsme pouzili Lavenberg-Marquartovou op-
timalizaci [105] s pouzitim metody Ilterative Closest Points (ICP), predstavenou
v [10]. Program pro registraci byl vytvoren pomoci open source knihoven ITK
(www.itk.org) [65].
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6.2.2 Vysledky registrace AF a IR obrazi

Automatickou detekei vyznamnych bodu jsme testovali na 35 parech AF a IR obrazi
(velikost 512x512 pixeli) z nasi databaze. Dosazené vysledky jsou uspokojivé, vidy
se podarilo nalézt dostatek korespondujicich vyznamnych bodi pro naslednou regis-
traci. Priklady vysledki registrace jsou uvedeny na Obr. pomoci Sachovnicového
zobrazeni.

Pomoci Ssachovnicového zobrazeni jsme provedli vyhodnoceni kvality registrace
obrazu. Kazdy registrovany par jsme zaradili do jedné ze ¢tyr t¥id:

1. Excellent - nejlepsi kvalita registrace, zadné viditelné posuny mezi obrazy.

2. Good - drobné nepfesnosti v registraci (1 - 5 pixela).

3. Moderate - vyznamnéjsi nepiesnosti (6 - 15 pixelt).

4. Poor - zcela chybna registrace obrazii.

Navrzeny postup registrace jsme porovnali s volné dostupnym softwarem gdbICP
(Generalized Dual Bootstrap ICP) predstaveny autory v [176]. Tento program umoz-
nuje registraci obrazii pomoci flexibilnich transformaci, coz vede presnéjsim vysled-
kim. To je do jisté miry potvrzeno v Tab. [6.1] Do nejlepsi prvni tfidy je zafazeno
21 obrazi v porovnéani s 9 obrazy u nasi metody. Vzhledem k tomu, ze jsme zvolili
rigidni transformaci, tak je nejvice vysledki za¢lenéno do druhé a treti t¥idy. NaSe
metoda selhala pouze ve dvou, zatimco gdbICP v péti pripadech. Bylo to zejména
v piipadech, kde sitnice vykazovala jisté patologie (velky pocet vétveni a kiizeni
cév v malé oblasti, chaoticky rist cév). V téchto pfipadech dochéazelo ke $patnému

vyhodnoceni korespondujicich bodi.

Tab. 6.1: Klasifikace vysledku registrace.

1 - Excellent | 2 - Good | 3 - Moderate | 4 - Poor | Pramér
Nase metoda 9 14 10 2 2.14
gdbICP 21 7 2 5 1.80

Hlavnim pfinosem na$i metody je zejména rychlost registrace. Registrace jed-
noho péru zabere priblizné 10 sekund v¢etné predzpracovani a filtrace. U gdbICP
softwaru registrace jednoho paru trva priblizné 50 sekund. Obé metody byly tes-
tovany na bézném pocitaci (Intel Core 2, 1.83 GHz). Metodu detekce vyznamnych
bodu jsme publikovali v ¢lanku [48] a metodu registrace a vysledky jsme prezentovali

v prispévku [53].
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Obr. 6.8: Vysledky registrace AF a IR obrazu.
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6.2.3 Registrace fundus obrazt

Rovnéz u klasickych fundus snimku je registrace obrazu jednim z dilezitych krokiu
pro diagnostiku riznych onemocnéni. MizZe se jednat o monitorovani riznych zmén
na sitnici, jako je napiiklad sledovani progrese onemocnéni diabetickou retinopatii.
Poznatkl o zménach na sitnici lze vyuzit pro zjisténi pribéhu 1é¢by a naplanovani
dalsich léc¢ebnych postupii. Ve své podstaté tato problematika spada do skupiny
monomodalni registrace obrazi, ale vzhledem k moznym zménam na sitnici je tento
problém mnohem slozitéjsi.

Pro registraci fundus snimku lze aplikovat celou fadu registra¢nich metod. Jsou
to metody, které byly pfedstaveny pro riizné dalsi medicinské zobrazovaci modality
(CT, PET, MRI, ultrazvuk, atd.). Tyto metody jsou nasledné upraveny pro potieby
registrace fundus snimka.

V naSem pripadé muzeme vyuZzit podobného principu jako u registrace AF a IR
snimki, ktery je popsany v kapitole[6.2.1] Jedna se tedy o detekei vyznamnych bodu
a nalezeni jejich korespondence. Vzhledem k monomodélni povaze fundus snimku
muzeme jako prvni krok pouzit registraci zalozenou na fazové korelaci. Pomoci této
metody pfiblizné odhadneme posun a rotaci, coz nam umozni presnéjsi nalezeni
korespondujicich vyznamnych bodii.

Metoda fazové korelace je zalozena na Fourierové posuvném teorému [68]. Pokud

méame dvé funkce fi(z,y) a fo(x,y), které se lisi pouze posunem o zy a yo:

fo(z,y) = filx — 20,y — vo). (6.3)
Pro jejich obrazy ve spektréalni oblasti pak plati:

Fy(u,v) = Fy(u,v)e w0ty (6.4)

Poté vypoc¢teme normalizované vzajemné spektrum s pouzitim komplexné sdru-

zeného spektra:

FZ(Ua U)F1<U,U)* _ e—j(u:vo—i-vyo)‘ (6.5)
| FQ(U,U)Fl(u7U)* |

Pokud provedeme inverzni Furierovou transformaci pravé ¢asti vyrazu, ziskime
Diractv impuls 0(z — 2,y — yo) a soufadnicich (zg,yo), které definuji pravé po-
sun mezi funkcemi [5]. Tento postup lze dale rozsifit také pro odhad vzajemného
natoceni mezi funkcemi, coz vede na Fourier-Mellinovou transformaci. Vzhledem

k vlastnostem Fourierovy transformace, prostorova rotace a posun 2D funkce:
fo(z,y) = fi(zcos by + ysinby — xg, —xsin by + y cos 0y — yo) (6.6)

lze ve spektralni oblasti vyjadrit jako:
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Fy(u,v) = e_j(“x””y")Fl(u cos Oy + v sin Oy, —usin Oy + v cos Oy). (6.7)

7 toho vyplyvé, ze amplitudova spektra takovych funkei jsou stejné, pouze nato-
¢ena. Odhad rotace mizeme provést pomoci prevodu spektra do polarnich soutadnic,
kde se rotace transformuje na posun. To lze snadno odhadnout pomoci fazové kore-
lace vyjadiené v rovnici . Zménu métitka lze rovnéz odhadnout pomoci fazové
korelace v logaritmickych soufadnicich [137].

Vzhledem k tomu, Ze se v ptipadé dvou registrovanych fundus snimkii nejedné
o dvé identické funkce, ale pouze podobné funkce, neni Diractiv impuls v nékterych
piipadech prili§ patrny a navic jeho poloha neodpovida presné posunu transformace.
Nicméné jako prvni krok pro registraci slouzi pro kompenzaci velkého posunu, rotace
a zmény meéritka mezi registrovanymi obrazy.

V dalsim kroku detekujeme vyznamné body, tedy vétveni a kiizeni cév. K tomuto
vyuZivame rozsifeny piistup jako u AF a IR obrazu v kapitole [6.2.1] Na segmento-
vanych a ztenc¢enych cévach detekujeme vétveni a kiizeni pomoci banky binarnich
filtrt, které reprezentuji mozné zptisoby vétveni a kiizeni.

Po detekci vyznamnych bodt na referenénim a registrovaném musime stanovit,
které body koresponduji. Kolem kazdého detekovaného bodu v referenénim obrazu
vybereme okoli (oblast zdjmu) a opét pomoci fazové korelace se snazime najit od-
povidajici oblast na referenénim snimku. Odhad posunu v okoli vyznamného bodu
provedeme pomoci rovnice rovnice (|6.5]).

Nasledné testujeme kvalitu fazové korelace pomoci kvantifikace korela¢ni funkce.
S pouZzitim rovnice muzeme korela¢ni funkci C(i, j) definovat jako:

. 1 | Fo(u,v)Fy(u,v)*
C(i,j) = DFT™! ’ ’ 6.8
) R o)
Kvalita je nasledné stanovena na zékladé hodnoty predeslé funkce jako:
1 1, C(i,5) <0.75- MAX
NM = | 0, jinak

kde M AX pfedstavuje maximalni hodnotu a NM pocet pixeld, tedy velikost
vybrané oblasti zajmu. Pokud jsou oblasti zajmu vysoce korelované, pak kvalita @)
se blizi hodnoté 1. Pro rozdilné oblasti zajmu hodnota @) rychlé klesa.

Jako model transformace jsme vybrali kvadraticky model zakfiveni sitnice oka,
ktery byl navrzen v [16]. Tato transformace je ddna pomoci 12parametrické polyno-
miélni rovnice. Nalezeni spravné transformace vede na soustavu linearnich rovnic,
které lze Tesit pomoci Gaussovy elimina¢ni metody.

Navrzenou metodu jsme testovali na dvou datasetech. Jedna sada 44 pari obrazu

byla pofizend na fundus kamefe Canon CF-60UV s fotoaparatem Canon EOS 20D
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(3504x2336 pixeli, zorné pole 60°). Jednalo se o pacienty s diabetickou retinopatii
v ruznych stadiich. Druha sada tvofena 77 pary obrazi zdravych jedinci byla po-
fizend na fundus kametre Canon CR-1 s fotoaparatem Canon EOS 40D (3888x2592
pixelti, zorzné pole 60°). Pro dalsi praci byly obé sady podvzorkovany na velikost
1500x1000 pixelii.

Dosazené vysledky ukazaly, ze predstavend metoda dosahuje vysoké presnosti
registrace obrazu jak zdravych tak i pacienti s diabetickou retinopatii. U nemocnych
pacientu byla primérna chyba 1.13 4 0.57 pixeli v porovnani s manualni registraci,
kde chyba dosahovala primérné hodnoty 2.2740.74. U zdravych pacientti primérné
chyba registrace dosahovala 0.93 £+ 1.19 pixeli v porovnani s prumeérnou chybou
manualni registrace 1.98 4+ 0.65. Dosazena piesnost je tak v nékterych pripadech

i vy83i nez porovnatelné vysledky uvedené v literatute [16, [146].

6.2.4 Registrace OCT a fundus obrazi

Specidlnim piikladem registrace obraziu je registrace OCT a fundus dat. Jedna
se o multimodalni registraci, kde je snahou registrace tomografickych tezu sitnici
(OCT), viz Obr. [6.9, a obrazu sitnice (fundus). Snahou je tedy nalezeni presné
pozice OCT skenu ve fundus obrazu. Diky tomu dojde k eliminaci pohybového arte-
faktu a navic fuze téchto obrazt umozni dalsi diagnostické hodnoceni pomoci téchto

dvou modalit.
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Obr. 6.9: Ukazka OCT skenu s oznacenymi vyznamnymi strukturami.
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Snimani OCT dat je provadéno laserem postupné po jednotlivych fezech. I pres
vysokou rychlost snimani se mohou v obraze objevit pohybové artefakty zptisobeny
zejména tzv. mikrosakadickymi pohyby (drobné rychlé pohyby o¢i)[139]. V ¢lanku
[82] je predstavena registra¢ni metoda, kde se pro predregistraci dat vyuziva fa-
zové korelace. Nésledné jsou jednotlivé OCT fezy segmentovany, aby byla oddélené
vrstva s cévami. Cévni struktury jsou totiz patrné jak v OCT datech, tak i na fundus
snimcich. Pozice jednotlivych fezt pak byla nalezena pomoci kombinace korela¢niho
kritéria a vzajemné informace. Metoda byla implementovana bez optimalizace s vy-

uzitim metody tplného prohledévani.

Fundus snimek s naznacenymi > Det?kce Reg'Strac?
pozicemi OCT sken( (¢ervené) cev OCT skenl

Skutecné nalezené pozice OCT skent (zelené)

Sada OCT skentl

Obr. 6.10: Schématické znazornéni metody registrace OCT skent a fundus obrazu.

Tuto metodu registrace OCT a fundus obrazu zpracovala a upravila pod mym
vedenim ve své diplomové praci studentka Ing. Petra Podlipna [130]. Prvni krok pied-
stavené metody spocCiva v predregistraci obrazu ze skenovaci laserové oftalmoskopie
(SLO) a fundus obrazu. SLO obraz se pravé ¢asto kombinuje s OCT daty, aby bylo
patrné, ze které ¢asti sitnice jsou jednotlivé skeny. Diky predregistraci se tak potlaci
vyrazny posun a vzajemna rotace. Tento krok je zalozen na korela¢nim koeficientu
jako podobnostnim kritériu a jako transformacni model bylo zvoleno posunuti, ro-
tace a zména méritka.

Dalsi ¢asti je jiz samotné registrace jednotlivych OCT skenii a fundus obrazu.
Postup registrace je znazornén na Obr. Dilezitym krokem je detekce cév v OCT
datech a rovnéz ve fundus obrazech. V. OCT datech je detekovana nejjasnéjsi vrstva
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(zpravidla pigmentovy epitel), ktera tvori 1D funkei pro detekei cév. Funkee je filtro-
vana (medianova filtrace) a pomoci prahovéni jsou na funkci detekovany poklesy jasu
(artefakty zptisobené cévami). Vysledkem je tedy binarni signal, ktery predstavuje
pozice cév v daném OCT skenu.

Podobnym zptisobem jako v OCT datech jsou cévy detekovany také ve fundus
obrazu. Jednotlivé fadky a sloupce fundus obrazu jsou povazovany za 1D funkci
jasu. Pomoci stejné metody (filtrace a prahovani) jsou detekovany cévy ve fundus
obrazu. Pro presnéjsi lokalizaci cév je tato detekce opakovana i pro natocené obrazy
(krok 22.5°). Akumulaci diléich vysledki je ziskan bindrni obraz cévniho fe¢isté
ve fundus snimku. Tento obraz slouzi k nalezeni pozice jednotlivych binarizovanych
OCT skent. Hledéni probiha v omezeném prostoru, ktery je dan posuny ve sméru x

a y a zménou méfitka (natazeni nebo zkraceni skenu). Jako podobnostni kritérium

slouzi korela¢ni koeficient.

(a) (b)

Obr. 6.11: Pozice jednotlivych OCT skeni: (a) pred registraci, (b) po registraci.

Na Obr. je znazornéna pozice jednotlivych OCT fezu (¢evené linky) s vy-
znaCenymi cévami vzhledem k fundus snimku. Je ziejmé, ze déle od optického disku
jsou OCT skeny posunuty. Jak je patrné z Obr.[6.11D] tak po registraci doslo k zarov-
nani jednotlivych skeni do spravnych pozic. Samotné hodnoceni kvality registrace je
v tomto pripadé velice obtizné. Hodnoceni je tak provedeno predevsim subjektivné.
Nicméné fosazené vysledky ukazuji, Ze metoda je tispésna a presnost registrace je

porovnatelna s vysledky v [82].
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7 ZAVER

Diserta¢ni prace je zaméfena zejména na metody registrace ultrazvukovych sekvenci
pii kontrastnim zobrazovani. Registrace jednotlivych snimki v sekvenci totiz tvori
prvni nezbytny krok pro dalsi zpracovani a extrakci pfislusnych perfuznich kiivek.
V této dizertacni praci byla navrzena a realizovana metoda pro registraci jednotli-
vych snimki v sekvenci. Vzhledem k velkému poc¢tu snimki v jedné sekvenci (desitky
az tisice) bylo vyuZzito pfistupu rozdéleni na podsekvence. To umoznilo vyuzit para-
lelntho programovani pro zrychleni celého algoritmu.

Nedilnou soucésti registrace jsou také kroky predzpracovani, které slouzi k po-
tlaceni Sumu a zvyraznéni vyznamnych struktur (hran) pro registraci. Pro zékladni
potlac¢eni Sumu se ukazal vhodny medianovy filtr. Pokrocilejsi metodou pro potlaceni
spekli je filtrace zaloZzena na anizotropni difizi, ktera umozni vyhlazeni homogennich
ploch a zachovani hran v obraze. Zvyraznénim hran pomoci hranového operatoru
(viz rovnice a lze dosdhnout zvyraznéni globalniho extrému v kriteridlni
funkei (normalizovana vzajemnd informace). Timto je splnény prvni z vytycenych
cilu prace.

Vyznamnou ¢asti prace je také vyhodnoceni kvality registrace. Jedna se o velice
komplexni problém, protoze v mnoha pripadech nelze stanovit pfesnou registraci
a vzhledem k ni porovnavat dosazené vysledky. Navrzena metoda hodnoceni vychézi
ze zakladnich perfuznich modeli, které slouzi pro odhad perfuznich parametria. Hod-
noceni kvality registrace je zaloZeno na predpokladu, Ze chybné registrované sekvence
povedou k vétsimu vyskytu Sumu na extrahované perfuzni kiivce a tim i k rozptylu
odhadnutych parametri. Pro ovéfeni této domnénky byly perfuzni modely vzajemné
porovnany.

Co se tyce vysledku porovnani modeli vzhledem k dosazené stiedni kvadratické
chybé, tak bylo dosazeno podobnych vysledku jako v literature. Na druhou stranu
bylo také prokazano, ze hodnoceni chyby prolozeni neznamena presny odhad per-
fuznich parametria. Toto se podafilo dosdéhnout pomoci dat mérenych na specialné
navrzeném fantomu. Tento fantom umoznuje presné kontrolovat a nastavovat né-
které dulezité parametry (objem, rychlost pritoku) a tim spravné stanovit presné
perfuzni parametry. Ukazuje se tak, ze pfesnost odhadu perfuznich parametri je do
znacné miry ovlivnéna zpusobem vypoctu parametru z prolozené perfuzni kiivky.
Rovnéz se ukéazalo, ze parametr Tp je na vypocet mnohem stabilnéjsi (dava kon-
stantni vysledky pro konstantni nastaveni fantomu) nez je tomu u parametru MTT.
Hodnoty odhadnutych parametri a jejich variance pak mize nasledné slouzit praveé
jako urc¢ita metrika pro stanoveni presnosti registrace.

Kromé porovnani dosazenych vysledkii se znamou transformaci u fantomovych

dat jsme rovnéz predstavili pomocna kritéria pro hodnoceni kvality registrace ul-
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trazvukové sekvence. Je jim hodnoceni strmosti hran v primérnych obrazech regis-
trované sekvence. Z toho vychéazi také druhé kritérium, které pomoci automatické
detekce hran hodnoti miru a ostrost hran v primérném obraze. Tato pomocné kri-
téria poslouzi predevsim jako doplnéni subjektivniho hodnoceni kvality registrace,
protoze to je v piripadé ultrazvukovych obrazi velice narocné. Diky své charakteris-
tice (nizky kontrast, velky Sum) je nezbytné, aby tato data hodnotil odbornik, ktery
ma zkuSenosti s ultrazvukovymi obrazy. Tyto c¢asti tykajici se hodnoceni kvality
registrace ultrazvukovych sekvenci pak predstavuji splnéni druhého cile préce.

Navrzené metody a postupy registrace ultrazvukovych sekvenci byly implemen-
tovany v prostiedi MATLAB do samostatné aplikace. Doplnénim o grafické uzivatel-
ské prostredi pak vznik G¢inny nastroj, ktery uzivateli umozni snadny a prehledny
pristup k registraci ultrazvukovych sekvenci. Program byl také upraven do podoby
zasuvného modulu, aby jej bylo mozné vyuzit v komplexnim softwarovém teSeni pro
pokrocilou perfuzni analyzu z namérenych dat. Touto ¢asti je splnén treti cil prace
z oblasti ultrazvukovych dat.

V oblasti registrace oftalmologickych dat se jednalo predevsim o ovéreni sta-
vajicich registracnich metod a postupt. V préci je predstaveno nékolik vybranych
aplikaci registrace oftalmologickych obrazii. Jedna se o registraci AF a IR snimku
ziskanych pomoci HRA2®. Obrazy obsahuji opticky disk a okolni cévni Teciste.
Vzhledem k tomu, ze opticky disk se v obrazech jevi odlisné, 1ze zde s tispéchem
vyuzit registrace pomoci vyznamnych bodi. V préci tak byla predstavena metoda
pro automatickou detekci vétveni a kiizeni cév. Poloha téchto kfizeni se pak vyuzije
pro stanoveni vzajemné korespondence bodti a odhad transformace pomoci algo-
ritmu ICP. Dosazené vysledky ukazuji, Ze presnost registrace je mirné nizsi, nez je
tomu u jasovych registraci, ale navrzeny postup je vyrazné rychlejsi. Je tedy ziejmé,
ze je vhodnou kombinaci jasovych a bodovych registraci lze vyuzit jejich pozitivnich
vlastnosti. Bodové registrace mohou slouzit jako hruby odhad transformace a jasové
registrace pak jiz vysledek pouze zptesni. Timto byl splnén prvni cil prace z oblasti
registrace oftalmologickych obraz.

Podobny pfistup byl vyuzit pfi registraci fundus obrazt. Jako prvni krok pred-
stavovala registrace pomoci fazové korelace. Jedna se o velice rychlou metodu pro
odhad transformace mezi obrazy. Pro zpresnéni vysledku byl vyuzit princip detekce
vyznamnych boda (vétveni a kifzeni cév) zaloZeny na segmentaci cévniho fecisté
a pfizpusobené filtraci. Jedna se o rozsiteny piistup detekce, ktery byl predstaven
v pripadé registrace AF a IR obrazi. Doslo tak k zrychleni registrace a presnost do-
sahuje porovnatelnych a v nékterych pfipadech i lepsich vysledkt nez jsou uvedeny
v literatute. To dokazuje, Ze byl splnén druhy a t¥eti bod z vytycenych cili v oblasti
registrace oftalmologickych obraz.

Speciélni piipad registrace oftalmologickych dat tvoii OCT data a fundus obraz.
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Jedné se totiz o obrazy snimané v kolmych rovinach, kdy fundus obraz predstavuje
snimek povrchu sitnice, zatimco OCT je tomograficky fez sitnici. Jedné se o specialni
druh registrace, kdy je snaha nalézt pozici OCT fezu ve fundus snimku na zakladé
detekce cév. Toho lze docilit segmentaci cév a néslednou binarizaci obou obrazi.
Jako podobnostni kritérium bylo vyuzito korela¢niho koeficientu. Pomoci tplného
prohledévani byla nalezena presna pozice fezu, kdy se jednalo o rigidni transformaci
(posun a zména méfitka). Metody registrace OCT a fundus snimki zatim nebyly
prilis publikovény, ale dosazené vysledky ukazuji, Ze lze vyhledévat pozice OCT
skenii ve fundus obrazech.

Na tplny zavér bych rad zduaraznil ty ¢asti dizertacni prace, které jsou dle na-
Seho nazoru inovativni. Registrace ultrazvukovych sekvenci jsou velice naro¢né. Pri
registraci vzhledem k jednomu referenénimu snimku jsou vysledky do zna¢né miry
ovlivnény pravé vybérem toho snimku. Tento problém se nam podafilo prekonat
tim, Ze jsme pfedstavili postup registrace, ktery je zalozen na automatickém roz-
déleni do podsekvenci. Timto jsme minimalizovali vliv vybéru referen¢niho snimku
a také jsme vyuzili paralelizace pro zrychleni celého algoritmu. Rovnéz hodnoceni
kvality registrace je komplexni problém. Nase hodnoceni jsme zalozili na zaklad-
nich perfuznich modelech pro odhad perfuznich parametri. Vychazime z predpo-
kladu, ze pfesné registrovana data vedou na perfuzni kiivku bez vyraznych zakmittu
a tim k podobnému odhadu perfuznich parametri pomoci riznych modeli. Rozptyl
hodnot parametrit Tp a MTT se tak ukazal jako vhodné kritérium pro stanoveni
presnosti registrace.

Pro ovéreni presnosti odhadu jsme provedli vzajemné porovnani perfuznich mo-
delt. Toto srovnani v literatute jiz bylo provedeno. Nase vysledky tyto hodnoty po-
tvrdily, nicméné jsme dokazali, Ze pro hodnoceni presnosti modeli neni vhodné po-
uzivat stfedni kvadratickou chybu prolozeni. Nizka chyba prolozeni perfuzni kiivky
totiz jesté neznamena, ze dokdzeme presné odhadnout dany perfuzni parametr.

V oblasti oftalmologickych obrazu jsme predstavili metodu detekce vyznamnych
bodt. Jedna se o vétveni nebo kfizeni jednotlivych cév. Tuto metodu lye vyuzit
na ruznych typech obrazu (AF, IR i fundus). Jedna se o rychlou metodu, které
kromé registrace pomoci vyznamnych bodi muze najit uplatnéni i v jinych oblas-

tech, naptiklad biometrii.
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SEZNAM ZKRATEK

AF  autofluorescenéni mod snimani sitnice
AIF arterialni vstupni funkce

AUC plocha pod kiivkou

CT  vypocetni tomografie

DR diabeticka retinopatie

FOV zorné pole

ICP TIterative Closest Point

IR  infracerveny mod snimani sitnice
LDRW local density random walk

MI  mechanicky index

MRI nukledrni magnetickd rezonance
MSE stfedni kvadraticka chyba

MTT stredni doba prutoku

NMI normalizovana vzajemna informace
OCT opticka koherentni tomografie

RF  radiofrekven¢ni

ROI oblast zajmu

RTG Rentgenové zareni

SAD suma absolutnich odchylek

SSD  soucet ¢tvercu rozdili

ST  metoda typu speckle tracking

STE speckle trackingova echokardiografie
TOI zajmova tkan

Tp  ¢as dosdhnuti maximalni intenzity
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UCA ultrazvukova kontrastni latka
US  ultrazvukovy zobrazovaci systém
VOF vendzni vystupni funkce

VPMD vékem podminéna makularni degenerace
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