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Abstrakt

Cilem této prace je navrh a vytvofeni simulatoru modelujiciho rekonstrukci obrazu pti
CT fluoroskopii. Své primarni uplatnéni najde program pii kvantitativnim hodnoceni vlivu
jednotlivych akvizi¢nich a rekonstruk¢nich parametrii procesu zobrazeni na ziskané snimky a
pii hledani optimalnich hodnot téchto parametrti. Uvodni &ast prace se zabyva teoretickym
popisem procesu zobrazeni u CT zobrazovacich systémi. Pozornost je vénovana zejména
piistupim charakteristickym pro CT fluoroskopii, zvlaste pak specifickému rozd€lovani
sejmutych projekci do zvoleného poctu sektorii a zplisobu hodnoceni fluoroskopického
procesu zobrazeni. Navazujici ¢ast prace fesi realizaci simulatoru a jeho omezeni vyplyvajici
Z nemoznosti vyuziti skute¢ného zobrazovaciho systému a nastifiuje mozny zpusob prace
s programem. Samostatnd kapitola je veénovana optimalizaci meéfeni kontrastniho a
prostorového rozliSeni v ziskanych obrazech. Zavere€na ¢ast prace je vénovana rozboru vlivu
jednotlivych akvizi¢nich a rekonstrukénich parametri fluoroskopického procesu zobrazeni a
zabyva se rovnéZ moznostmi optimalizace procesu. Soucasti prace je 1 didakticky simulator
umoziujici provedeni simulace intervence v redlném cCase s manudlni manipulaci
intervennim ndstrojem. Protoze budou oba vytvoiené simulatory vyuzity ve vyuce, piilohu
prace tvoti navrh laboratorniho cviceni.

Klicova slova

CT fluoroskopie, rekonstrukce obrazu, simuldtor, hodnoceni procesu zobrazeni,
optimalizace procesu zobrazeni

Abstract

The aim of the thesis is to design and implement a simulator of image reconstruction
during x-ray computed tomography fluoroscopy. Apart from quantitative evaluation
of particular imaging process parameter influences, the intended program application will lie
in optimization of these parameter values. The introductory part is focused on brief theoretical
description of x-ray computed tomography imaging process. Emphasis is placed on
fluoroscopy-specific approaches, particularly the division of scanned projections into chosen
amount of sectors as well as fluoroscopic imaging process evaluation methods.
The subsequent part deals with program implementation and its limitations and sketches the
possible working framework. Moreover, one of the chapters is devoted to optimization of
imaging process parameters measurement. The final part aims at impact analysis of particular
process parameters as well as fluoroscopic imaging process optimization approaches.
The thesis consists also of a didactic simulator enabling real-time intervention simulation with
manual instrument manipulation. Since both simulators are intended for teaching purposes,
the thesis is supplemented with a laboratory exercise draft.
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X-ray computed tomography fluoroscopy, image reconstruction, simulator, imaging
process evaluation, imaging process optimization
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1. Uvod

CT fluoroskopie je skenovaci rezim CT RTG ZS, béhem n¢hoz se uplatiiuji algoritmy
vedouci zejména ke zvySeni dosazené frekvence prezentace obrazu pfi zachovani stejnych
narokil na vypocetni kapacitu rekonstrukéni jednotky. Tento skenovaci mdd nachazi vyuziti
zejména u intervencnich zakrokd, které vyzaduji precizni a aktualni informaci o poloze
pouzivané¢ho nastroje. Mezi tyto zakroky zpravidla patii biopsie v hrudni a panevni oblasti,
vertebroplastiky ¢i ablace sinovych fibrilaci. CT fluoroskopie je rovnéz vyuZzivana pii 1écbé
neuralgie trojklaného nervu.[5][10][14][19]

Rezim CT fluoroskopie vyuzivd mnoho postupi modifikujicich a optimalizujicich
akvizici, zpracovani a rekonstrukci obrazovych dat. Zasadnim a pro CT fluoroskopii zcela
specifickym prvkem je vyuziti sektorového zpracovani projekci. Pifi tomto zpusobu
manipulace s daty se kazda projekce podili na vytvofeni vice neZ jednoho obrazu. Volba
poctu sektoril je uzce spjata s vypocetni ndrocnosti procesu a dosazitelnym energetickym a
prostorovym rozliSenim. [1][6]

V této praci navazuji na svou bakalatfskou praci, jejimz vysledkem byl simulator CT
fluoroskopie vytvofeny v programovém prosttedi MATLAB®. Program byl zamyslen
zejména pro pedagogické ucely s dirazem na zajiSténi vystupu v redlném Case. Aby mohly
byt realizovany pozadované didaktické funkce, bylo nutné pracovat s velice nizkym
prostorovym vzorkovanim scény, coZz znemoznilo jakékoliv kvantitativni hodnoceni procesu
zobrazeni (PZ). Jako feSeni této situace bylo zvoleno vytvoieni nového simulatoru vyluéné
analytického zaméteni.[2]

Cilem této prace je proto navrh a realizace programového prostfedi, pomoci néhoz
bude mozno kvalitativné a kvantitativné hodnotit vliv jednotlivych parametra
fluoroskopického procesu zobrazeni na vlastnosti ziskanych obrazi. Program musi vyhovét
naroénym pozadavkim tykajicim se robustnosti, modifikovatelnosti, bezpecnosti a moznosti
exportu naméfenych dat. ProtoZe vytvofeny simulator bude vyuZit ve vyuce na Ustavu
biomedicinského inzenyrstvi FEKT VUT v Brné, je nutno klast diraz i na intuitivnost
ovladani a celkovy uZivatelsky komfort.

Dale bude vtéto praci dokumentovan vliv jednotlivych akviziénich parametra
fluoroskopického procesu zobrazeni na ziskané obrazy, ¢imz budou rozsifeny poznatky
bakalafské prace. Samostatna kapitola bude vénovana optimalizaci procesu zobrazeni.

Po konzultaci s vedoucim diplomové prace bylo rozhodnuto zatadit do budoucich
laboratornich cviceni i didakticky simuldtor umoznujici manualni manipulaci intervenénim
nastrojem. Tento simulator bude vytvofen optimalizaci a roz$ifenim programu z bakalaiské
prace. Vysledkem této prace by tedy mély byt dva produkty — optimalizovany didakticky

simulator a programové prostiedi pro hodnoceni fluoroskopického procesu zobrazeni.
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2. Proces CT RTG zobrazeni

2.1. Primarni parametrické pole

Podobné jako u konvencnich projekénich RTG ZS, je signalovym radiacnim tokem
vyuzivanym k ptfenosu informace ze scény (tzv. primarniho parametrického pole) tok fotond
rentgenového zéafeni generovaného zrentgenky. Spektrum tohoto zafeni je tvofeno
superpozici spojitého spektra (tzv. brzdné zareni) a vyraznych pika tzv. charakteristického
zéareni. Celkova energie zarivého toku je pfimo umeérna velikosti zvoleného anodového
proudu rentgenky a druhé mocning jejiho anodového napéti.[6]

Pii projekéné-rekonstrukénim CT RTG zobrazeni dochéazi k prostorové diskretizaci
scény na tzv. voxely. V téchto objemovych elementech vyhodnocujeme velikost ptislusné
fyzikalni veli€iny (tzv. primdrniho parametru). Tato veli¢ina je shodnd S primarnim
parametrem konvenénich projekénich RTG ZS a je ji linearni souginitel zeslabeni u [cm™],
popf. hmotnostni koeficient zeslabeni um [gcm™]. Linearni souginitel zeslabeni zavisi na
hustoté prostiedi, atomovém Cisle a energii fotond zafivého toku.[3][6]

Prochazi-1i zafeni prostfedim, uplatiiuji se rizné mechanismy jeho interakce, jejichz
pravdépodobnost zavisi na energii fotond. Pii energiich vyuzivanych v procesu CT RTG
zobrazeni patii k nejcastéji se vyskytujicim mechanismim vnitini fotoelektricky jev (dochazi
k nému pii energii v fadu desitek keV) a Comptoniv rozptyl (pti fadové stovkach keV).
Vezmeme-li v ivahu v8echny mozné mechanismy interakce rentgenového zateni, zjistime, ze
vysSi pravdépodobnost interakce piislusi fotonlim s nizsi energii. Proto dochéazi pti prichodu
svazku).[3][6]

Pokud budeme povazovat rtg zafeni za monoenergetické, lze uvést, ze prichodem
zafivé energie intenzity lp (tok fotonti jednotkou plochy) homogennim prostiedim dochéazi
k jeho exponencialnimu zeslabeni. Strmost tohoto zeslabeni zavisi na u. Celkova velikost
zeslabeni monoenergetického rentgenového zateni zavisi nejen na u, ale 1 na tloustce vrstvy
(napt. tkang), jiz zafiva energie prochazi. Utlum zafeni po priichodu jednim voxelem lze
vyjadfit vztahem

[ =1y e H, ()
kde 4x je délka strany voxelu rovnob&zné se smérem $iteni zafeni [3][6]. Utlum rentgenového

zateni po prichodu nékolika voxely o riznych soucinitelich zeslabeni pak vyjadiujeme

I, =1y e Hb¥. g=halx . ... o=HnbX )

Na rozdil od konvenc¢niho projekéniho RTG zobrazeni, kde dochéazi zpravidla ke

kvalitativni analyze obrazu, hodnotime utlum rentgenového zateni u CT RTG ZS



kvantitativné v jednotlivych voxelech (vyuzivame tzv. CT cislo, jehoZz jednotkou je tzv.
Hounsfieldova jednotka). Nezbytnym pozadavkem je proto jednoparametri¢nost procesu
zobrazeni, k ¢emuz je nutnd kompenzace jevu utvrzovani rtg svazku. Po idedlni kompenzaci
zéavisi hodnota CT ¢isla pfislusného voxelu pouze na linedrnim souciniteli zeslabeni v daném

elementarnim objemu.[6]
2.2. Sbér obrazovych dat

CT RTG systémy vytvari obraz téla pacienta jako sérii tomografickych obrazu.
Akvizice obrazovych dat probihd zpravidla v transverzalni roviné. Béhem sbéru dat
zjiStujeme velikost utlumu zatfeni ve sloupcich tkané€, které jsou definovany akvizi¢ni a
detek¢ni geometrii systému. Velikost Gtlumu Vv daném sloupci tkdné je reprezentovana
paprskovym integralem (primétem), ktery je Umérny signdlu ziskdvanému na vystupu
odpovidajiciho detek¢niho kandlu. Soubor paprskovych integralii sejmutych pod stejnym
uhlem natoceni rentgenky od vychozi polohy nazyvame projekci.[6]

K teoretickému popisu sbéru obrazovych dat vyuzivdme Radonovu transformaci.
Tento matematicky aparat vyzaduje v praxi nerealizovatelné spojité vzorkovani scény jak ve
sméru projekce, tak ve sméru uhlového sniméani (tzn. nekonecnou projekéni 1 uhlovou
vz. frekvenci). Mezi dal§i podminky patii neménnost scény béhem akvizi¢niho procesu.
Radonova transformace funkce o(x,y) (pfedmétova funkce) je definovana jako spojity soubor

projekci téZe scény, které jsou ziskany pod spojité se ménicimi thly snimani ¢.[6][8]

Rlo(x,y)] = ff o(x,y)0(x - cos¢p +y - sin¢p — x")dxdy, 3)
kde
x| [ cos¢p sing][x
[y’] N [— sing cos (,l)] [y ] )
Rovnéz plati
R(¢p +m,x") = R(¢p, x"). ®)

Projekce jsou periodické s periodou 7. Pokud zobrazime funkci R(¢,x’) Vv jasové modulaci,
ziskame tzv. sinogram.[6][15]

V praxi ale neni moZzné podminky pro Radonovu transformaci zcela splnit. Vzdy
disponujeme kone¢nym poctem detektori a snimame omezeny pocet projekci. Pii rezimu CT
fluoroskopie dochazi navic diky neustalé manipulaci S intervenénim nastrojem k nesplnéni
podminky stacionarity snimané scény. Proto povazujeme sbér dat za snahu se co
nejdokonaleji ptiblizit idealni Radonové transformaci.[6]

3. generace CT RTG ZS vyuzivd mozaiku fadové stovek detektorii a vejitovity svazek

zafeni generovaného rentgenkou. Detektory jsou zkolimovany do ohniska rentgenky. Uhel
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v¢jite 6 byva zpravidla 30° az 60° do FOV (Field of View). Transla¢ni pohyb rentgenky neni
proto, na rozdil od pfedchozich generaci CT RTG systému, nutny. Sejmuti jedné projekce je
klicovano béhem jedné rotace gantry o zvoleny thlovy inkrement. Béhem 360° rotace gantry
dojde pak k sejmuti n projekei.[6]

2.3. Rekonstrukce obrazu z projekci

Rekonstrukei obrazu se snazime vytvofit ze sejmutého souboru 1D projekei 2D obraz
sejmuté scény. Matematicky aparat vyuzivany k teoretickému popisu rekonstrukénich

algoritmt reprezentuje inverzni Radonova transformace
v

1
o(x,y) = Ef py(x-cos¢ +y-sing)dg. (6)
0
Podobné jako Radonova transformace vyuzivana pro popis sbéru dat, vyzaduje inverzni

Radonova transformace nekone¢nou projekéni i thlovou vzorkovaci frekvenci a stacionaritu
snimané scény. Pii praktické realizaci jsme ale omezeni koneénym poctem sejmutych
projekci. Z tohoto diivodu se snazime uplatnit pfistupy, jez inverzni Radonovu transformaci
co nejlépe aproximuji. V souCasnosti patii mezi klinicky nejcastéji vyuzivané projekéné
rekonstruk¢ni techniky filtrovana zpétna projekce.[15]

Zakladem pro vySe zminény ptistup je algoritmus SBP (Simple BackProjection, prosta
zpétné projekce) resp. DBP (Direct BackProjection, pifima zpétna projekce). Tyto algoritmy
vyuzivaji vztahu pro inverzni Radonovu transformaci bez ohledu na nesplnéni podminek pro
jeji idedlni realizaci. Jinymi slovy, SBP resp. DBP vychézeji z piedstavy postupného naplnéni
obrazové pamétové matice jednotlivymi projekcemi ve sméru jejich akvizice. Prispévky
jednotlivych projekci se scitaji. Tento postup vede ale k zatizeni vysledného obrazu tzv.
hvézdicovym artefaktem.[6]

Reseni tohoto problému spodiva ve vyuziti FBP (Filtered BackProjection, filtrovana

zpétna projekce), jez hleda rekonstruovanou funkci podle vztahu

o(x,y) = jnjmqu(x’)h(x ~cos@ +y-sing — x)dx'de. )
0 —00

Srovname-li vztahy (6) a (7), vidime, ze vnitini integral je konvolu¢ni integral provadéjici
filtraci. Impulzni charakteristika tohoto filtru zavisi na akvizi¢nich parametrech. Z tohoto
diuvodu nelze stanovit idealni inverzni filtr.[6]

V praxi se snazime hvézdicovy artefakt potlacit zobecnénym, tzv. ramp-filtrem. Tento

filtr mé nasledujici pfenosovou charakteristiku
Flh(x")] = |wl, (8)

coz vede ke zhorSeni SNR v obraze. Z tohoto diivodu jej vzdy uzivame v kombinaci s dalsim,
Sum potlacujicim filtrem. Mezi tyto filtry patii napf. Ram-Lakentv filtr a jeho modifikace
(napf. Shepp-Loganuv filtr).[6][8]
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3. Skenovacirezim CT fluoroskopie

3.1. CT fluoroskopie jako soucast lékairského zakroku

Jak jiz bylo zminéno dfive, rezim CT fluoroskopie se pouziva zejména pii naro¢nych
intervencnich procedurdch, u kterych je neustdle potiebnd informace o aktudlni poloze
pouzitého nastroje. Typickym ptikladem jsou biopsie v oblasti hrudniku. Klinické vyzkumy
prokazuji pti vyuziti rezimu CT fluoroskopie snizeni vyskytu komplikaci napi. pii biopsiich
plic [10]. Skenovaci méd CT fluoroskopie s noznim pedalem pracujicim v jednorazovém
rezimu (viz dale) se vSak Casto uplatiuje i pii zakrocich, kdy byl diive vyuzivan konvenéni
skenovaci mod CT ZS (tj. provedeni nékolika kontrolnich skenti béhem intervence) [18].

3.1.1. Pribéh intervence s vyuzitim skenovaciho rezimu CT fluoroskopie

Pied aktivaci rezimu CT fluoroskopie je nejprve sejmuto nékolik fezii b&znym
skenovacim modem, aby byl lokalizovan cil intervence a ziskan piehled o topologii zajmové
oblasti. Personal mize stanovit ve zvoleném fezu misto vpichu, které mu bude pfi proceduie
znazornéno laserem zabudovanym v gantry. Poté nasleduje ptiprava pacienta obnasejici napf.
dezinfekci oblasti vpichu ¢i rozmisténi clon na mista, kde hrozi ozafeni.[1]

Press Footswitch
28 of 40 done

=

Posticn

2435 =f

4]

Obrazek 1: Prezentace ziskanych obrazii u komercné dostupného ZS — transverzalni rovina s intervenovanym
objektem (nahofte); sousedni rovina kranialné resp. kaudalné (dole) [17]
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Nyni mize 1ékar aktivovat rezim CT fluoroskopie. Zatimco piipravna akvizice byva
fizena ovladacem umisténym zpravidla mimo vysetfovnu, zobrazovaci systém ve skenovacim
modu CT fluoroskopie obsluhuje 1ékat piimo v jeho blizkosti. Akvizice obrazovych dat byva
spousténa noznim pedalem.[4][16]

Moderni CT ZS prezentuji obraz ve fluoroskopickém rezimu soucasné az ve tfech
rovinach (viz obrazek 1 [17]). Siika fezu ve sméru oSy z je zvolena v zavislosti na topologii
oblasti zajmu a velikosti intervenovaného objektu. Tloustku fezu lze v pribéhu intervence
ménit; typicky je Sifka fezu zmenSena ve chvili, kdy je nastroj velmi blizko cilové 1ézi.[1]

Na jafe roku 2013 byl spolec¢nosti Toshiba Medical Systems Corporation pfedstaven
skenovaci mod 3D CT fluoroskopie. Tento rezim umoznuje sledovani interven¢niho nastroje
v né€kolika libovolné zvolenych rovindch. K datu zpracovani diplomové prace vSak nebyly
zvetejnény vysledky jakychkoliv nezavislych klinickych studii tykajici se této inovace na poli
skenovacich modu pro intervenéni radiologii.[12]

Po skonceni intervence je rezim CT fluoroskopie deaktivovan a personal provede

kontrolni sken v nékterém z béznych skenovacich modu.[1]
3.1.2. Nozni pedal CT fluoroskopie a jeho pracovni rezimy

Nozni pedal muze pracovat bud’ v jednorazovém (tzv. tap mode ¢i quick-check mode,
uziva se i pojmu intermitentni rezim), nebo v kontinualnim rezimu.

Pti vyuziti jednorazového rezimu je po seSlapnuti pedalu provedena 360° rotace
gantry, pficemz je ziskan a ihned prezentovan jeden plnohodnotny snimek studie. Lékafi
béZzn¢ vyuZzivaji tento rezim k opakovanému ovéfeni momentdlni polohy intervenéniho
nastroje. Principielné se akvizice a rekonstrukce obrazovych dat v tomto reZimu neliSi od
analogickych €innosti provadénych pfi vyuziti konvenénich skenovacich modi. Pro praktické
provedeni zékroku ma vSak velky vyznam moZnost provedeni akvizice prostym seSlapnutim
nozniho pedalu, nebot’ pracovnici pouze odstoupi od zobrazovaciho systému a nemusi
opoustét sal.[4][16]

V kontinualnim rezimu probiha akvizice, rekonstrukce a prezentace obrazovych dat po
celou dobu seslapnuti nozniho pedalu. Ackoliv vyuziti tohoto rezimu s sebou nese nevyhody
Vv podobé vyssi expozice pacienta a persondlu ionizujicim zédfenim, diky vysoké dosazené
frekvenci prezentace obrazu je aplikace tohoto rezimu pro uspé€$né provedeni nékterych
zakrokl nevyhnutelna.[1][13]

Budeme-li analyzovat proces fluoroskopického zobrazeni, budeme uvazovat prave
kontinudlni pracovni rezim nozniho pedalu. Z hlediska zpracovani obrazu se totiz skenovaci
moéd CT fluoroskopie s jednorazovym pracovnim rezimem nozniho peddlu neli§i od
konvenc¢nich skenovacich rezimi vypocetni tomografie. Diivodem je momentalni stacionarita

scény a z ni vyplyvajici splnéni podminek pro uskute¢néni Radonovy transformace.[16]
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3.1.3. Srovnani s jinymi pouzivanymi skenovacimi rezimy

CT fluoroskopie s vyuzitim jednorazového pracovniho rezimu nozniho pedalu
predstavuje v ramci intervenéni radiologie konkurenceschopnou alternativu ke konven¢nim
skenovacim modim. Dosazené prostorové a energetické rozliseni obrazu byva obecné pii
aplikaci CT fluoroskopie nizsi (viz dale), avSak vyhoda tohoto skenovaciho modu spociva ve
vy$8i operabilité celého tymu pii provadéni zakroku. Tato flexibilita vychazi nejen z rychle;jsi
rekonstrukce a prezentace obrazu, ale také zjiz zminéné moznosti setrvani personalu
V mistnosti, coz je pfinosné zejména pii manipulaci S nespolupracujicimi pacienty.
V dusledku uvedenych skute¢nosti dochazi pii vyuziti skenovaciho médu CT fluoroskopie
zpravidla ke zkraceni doby trvani intervence. [4][6][16]

Kontinualni pracovni rezim nozniho pedalu poskytuje lékafi nepietrzity piisun
informaci o intervenované oblasti o frekvenci n¢kolika obrazli za vtefinu. I pfes urcita
opatieni tykajicich se vyuZiti niz§ich hodnot elektrického proudu a anodového napéti (viz
dale), ztistdva nevyhodou tohoto rezimu ve srovnani s konvenéni fluoroskopii vyssi expozice
pacienta a lékafe ionizujicim zafenim. Jak jiz bylo feCeno diive, bez vyuziti skenovaciho

modu CT fluoroskopie by vsak byly nékteré zakroky neproveditelné.[4][20]
3.2. Technicka specifika CT fluoroskopie

Rezim CT fluoroskopie s vyuzitim kontinualniho rezimu nozniho pedalu nabizi 1ékafi
oproti béznym skenovacim modim vyssi frekvenci prezentace obrazu. Intervenéni procedury
trvaji ale relativné dlouhou dobu, coZ s sebou nutné nese zavedeni opatfeni vedoucich ke
snizeni absorpce ionizujiciho zareni jak pacientem, tak Iékatrem. Kromé¢ diive zminénych
pacientskych clon se fadi mezi ochranné prvky i vyuziti nizsich hodnot elektrického proudu
(napt. 30-50 mA oproti 240-280 mA [4]) a anodového napéti (80 az 120 kV).[6]

Konsekvenci tohoto opatieni je vyuZiti relativné malého signalového radiacniho toku a
nasledné zhorSeni zejména prostorového a energetického rozliSeni obrazu Vv dusledku
pritomnosti kvantového Sumu. Je proto nutné hledat alternativni zptsoby sniZeni pacientské
davky a optimalizovat parametry procesu zobrazeni tak, abychom maximalizovali dosazené
prostoroveé, energetické a Casové rozliSeni pfi minimalizaci mnoZstvi ionizujiciho zatreni
absorbovaného pacientem a obsluhou.[6]

Béhem rekonstrukce obrazu vyuziva rezim CT fluoroskopie algoritmu, jenz rozdé€luje
sejmuté projekce do zvoleného poctu sektorti. Tento ptistup je pro skenovaci mod CT
fluoroskopie naprosto zasadni, a proto mu bude vénovana nasledujici podkapitola.[1][6]

Zvysené vypocetni kapacity ZS lze dosdhnout paralelnim provadénim jednotlivych
ukonl procesu zobrazeni. Kazda ze stézejnich Cinnosti procesu (pfedzpracovani projekci,
filtrace projekci, zpétnd projekce a zpracovani rekonstruovanych obrazll) mize probihat na
vlastnim procesoru. Rovnéz lze vyuzit zietézené¢ho zpracovani (tzv. pipelining) v ramci
jednoho procesoru.[1][9]
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Jednim z dalSich moznych zptsobtl snizeni davky absorbované pacientem a lé¢kafem je
aplikace algoritmu tzv. uhlové modulace svazku (Angular Beam Modulation). Jeho princip
spociva v pteruseni Cinnosti rentgenky ve chvilich, kdy je jeji vychylka od vychozi polohy
mezi -60° a 60°.[7]

3.3. Rozdéleni sejmutych projekci do sektoru

Jak jiz bylo zminéno dfive, stéZejnim algoritmem rekonstrukce obrazu rezimu CT
fluoroskopie je ¢lenéni sejmutych projekci do zvoleného poctu sektord. Kazdy sektor
odpovida projekcim ziskanym b&hem rotace gantry o pomérny pocet stupiii. Novy obraz je

prezentovan vzdy po naplnéni aktualniho sektoru projekcemi.[1][6]

Data z 360°
1. aZ 6. sektor
Surovad
data
Preprocesor 1 2 3 4 5 6 7 8
\ ) Pamét
Méfend data l L . .
T — Displej
(ze skeneru) Castetny Castecny
obraz obraz
- Uplny +
obraz
Jednotka real-time rekonstrukce

Obrazek 2: Schéma rekonstrukce obrazu v rezimu CT fluoroskopie pti vyuziti 6 sektort

Pokud napft. rozdélime projekce sejmuté béhem 360° rotace gantry do Sesti sektord,
pfislusi kazdému sektoru projekce ziskané béhem rotace gantry o 60°. Prvni plnohodnotny
obraz studie ziskame rekonstrukci projekci ze vSech Sesti sektorii. Druhy obraz ziskame
pfictenim rekonstruovanych dat sedmého a odectenim rekonstruovanych dat prvniho sektoru
(viz obrazek 2). Snimky ihned zobrazujeme v jasové modulaci.[6]

Pti aplikaci tohoto pfistupu se informace z kazdé jednotlivé projekce uplatni ve vice
nez jednom ziskaném obraze. Je tak dosaZeno vys$i frekvence prezentace obrazu pii
zachovani stejnych narokid na vykon rekonstrukéni jednotky (pravé rekonstrukéni algoritmy

Jak jsme jiz zminili dfive, noZni pedal ovladajici akvizici obrazovych dat pracuje
V jednorazovém nebo kontinualnim rezimu. Kontinualni rezim se uplatiiuje v ptipadé, kdy

obsluha drzi seSlapnuty pedal po dobu delsi nez je potfeba k naplnéni vSech sektort (tj. k 360°
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rotaci gantry). Béhem této doby jsou postupné prezentovany ziskdvané obrazy. Seslapne-li
1ékai pedal na kratSi dobu, pracuje pedal v jednorazovém rezimu. V tomto piipadé dokonci
gantry 360° rotaci a po (znovu)naplnéni vSech sektort je ziskan pravé jeden plnohodnotny

obraz (viz obrazek 3). Teprve potom je akvizice ukoncena.[1]

A\ 4

€ 360° rotace gantry

A\ 4

-Akvizice a rekonstrukce obrazovych dat

A) 1 +— 2 +— 3 | 4 (1 5 [ 6

=Seslapnuti pedalu

A\ 4

Vytvoreni a prezentace obrazu 1

A\ 4

< 360° rotace gantry

A\ 4

-Akvizice a rekonstrukce obrazovych dat

B)12345678

=Seslapnuti pedalu

A\ 4

Vytvoreni a prezentace obrazu 1 2 3

Obrazek 3: Srovnani jednorazového (a) a kontinualniho (b) rezimu nozniho pedalu

Konstantni frekvence prezentace obrazu je dosazitelnd pouze pii délitelnosti poctu
projekci béhem 360° rotace gantry pfisluSnym poctem sektord.

Vyuzivame-li zietézeného zpracovani (tzv. pipeliningu) Vramci jednotlivych
procesort, je nutné zajistit, aby zvoleny pocet projekci byl ndsobkem soucéinu poctu sektord a
poctu vyuzivanych fetézct. Tato podminka miZze byt v nékterych situacich dosti omezujici, a
proto lze ve vyjimecnych piipadech pfistoupit k pfifazeni rozdilného poctu projekci
jednotlivym sektorim. V ramci této prace se vSak touto variantou nebudeme zabyvat a vSem
uvazovanym sektortim bude nalezet stejny pocet projekei.[1]

Vyuzivame-li algoritmu tzv. thlové modulace svazku (Angular Beam Modulation),
sektory pfislusejici thlim, kdy dochazi k preruSeni Cinnosti rentgenky, nejsou vyuzity pro
rekonstrukci obrazu. Jejich piispévek do rekonstruovaného obrazu je kompenzovan
dvojnasobnou vahou projekci ,,protéjSich® sektort. Prezentace obrazu je vSak béhem
inaktivace rentgenky pferusena, aby nebyly lékafi predkladany zkreslujici informace.[7]

Volba poctu sektorti zdsadnim zplsobem ovliviluje vlastnosti ziskdvanych obrazu.
Vlivu jednotlivych parametri procesu fluoroskopického zobrazeni bude vénovéan prostor

Vv jedné z dalSich sekci této kapitoly.
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3.4. Fluoroskopicka a fluorograficka rekonstrukce obrazu

Probihé-1i rekonstrukce obrazu dfive popsanym zplisobem s efektivnim vyuZzitim
sektori, hovoiime o fluoroskopickém charakteru rekonstrukce. Ve chvilich, kdy uzivatel
piestane manipulovat s intervenénim nastrojem, nastavd po rotaci gantry o 360° tzv.
fluorograficky charakter rekonstrukce. Jinymi slovy feceno, scéna se stdva stacionarni a
pric¢itand rekonstruovana data nového sektoru neptinadsi zddnou novou informaci o poloze
intervencniho nastroje. Lze tak hovofit o zbyte¢né zatézi pacienta ionizujicim zarenim.

Pfi hodnoceni procesu zobrazeni budeme piedpokladat ukonceni akvizice a
rekonstrukce obrazovych dat ve chvili, kdy by se mél charakter rekonstrukce zménit
Z fluoroskopického na fluorograficky (tj. po 360° rotaci gantry po dokonceni zasunu

interven¢niho néstroje).
3.5. Fluoroskopické zkresleni

Pti aplikaci skenovactho modu CT fluoroskopie neni scéna v dasledku pohybu
intervenéniho nastroje béhem 360° rotace gantry stacionarni. Tato skute¢nost vede ke vzniku
tzv. fluoroskopického zkresleni v ziskanych obrazech. Intuitivné 1ze odhadnout, ze ¢im bude
pohyb nastroje vyraznéjsi, tim bude vzniklé zkresleni rozsahlej$i. Rovnéz lze fici, ze vyssi
rychlost rotace gantry ma za nasledek nizsi velikost fluoroskopického zkresleni. V zasadé lze
oba parametry procesu zobrazeni transformovat do veli¢iny, kterd udava informaci o poctu
pixeld, o ktery se nastroj posunul béhem rotace gantry o jednotkovy uhel. Poté zavisi velikost

fluoroskopického zkresleni pouze na takto definované veli¢ing.[2]

Detektory

Pozice rentgenky

Obrazek 4: Mechanismus vzniku fluoroskopického zkresleni [2]

Charakter fluoroskopického zkresleni je ur¢en smérem posunu intervenc¢niho nastroje

vici momentalnimu pohybu rentgenky. Sledujeme-li paprskové primeéty, jejichz velikost je
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tvofena modelem Diracova impulzu ve scéné (tzv. modelovani TSF (Time Spread Function),
viz dale), vSimneme si, ze dochazi k jejich sumaci v bodé¢, jehoz poloha je zavisla na
momentalnim pohybu rentgenky. Protina-li ve sledovaném casovém okamziku pohyb
rentgenky piimku vzniklou extrapolaci trajektorie interven¢niho nastroje, dochazi k sumaci na
trase intervencniho néstroje. AvSak pokud je osa svazku ionizujiciho zafeni kolma
k trajektorii instrumentu, sumace nastava mimo tuto trasu (viz obrazek 4).[2]

Podivame-li se na ziskané obrazy, lze pozorovat zkresleni v podob¢ dvou pulkruznic
(v ramci zjednoduseni povazujeme poloosy elipsy za totozné) namisto skutecné trajektorie
interven¢niho nastroje (viz obrazek 5). Palkruznice jsou pravé dvé, nebot’ projekce jsou
periodické s periodou 180°. Polomér téchto kruZznic zavisi na vySe definované veli¢iné

vychazejici z poméru mezi rychlosti pohybu intervenéniho nastroje a rychlosti rotace gantry.

Obrazek 5: Simulované fl. zkresleni (Sedoténove); znazornéné zanofeni intervencéniho nastroje (Zluté)

Oblast sumace paprskovych priméti oznac¢me jako hrot fluoroskopického zkresleni.
Uspésna detekce hrotu piedstavuje stéZejni ast korektniho méfeni velikosti fluoroskopického

zkresleni, jehoZ velikost reprezentuje prostorové rozliSeni ziskanych obrazi (viz déle).
3.6. Vliv jednotlivych akvizi€énich parametra

V ramci stejnojmenné bakalaiské prace bylo provedeno n€kolik experimentd, které
dokumentuji vliv jednotlivych akvizi¢nich a rekonstrukénich parametri procesu zobrazeni na
ziskavané obrazy. Pfipomenme proto nyni nékolik ziskanych poznatki.[2]

Volba poctu projekci béhem jedné rotace gantry ovlivituje energetické a prostorové
rozliSeni celého obrazu a kontrast mezi hrotem intervencniho ndstroje a pokracujicim

Hounsfieldovym pruhem. Pokud povazujeme vypocetni kapacitu rekonstrukéni jednotky a
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frekvenci prezentace obrazu za konstantni, lze Fici, Ze volba vys$Siho poctu sektori nam

umozni zvolit vyssi celkovy pocet projekci (viz obrazek 6a).[2]

Konstantni frekvence prezentace obrazu
Pocet Kontrast hrotu intervenéniho +
projekci nastroje vici pokracujicimu HP
R
Potet ychlost
d . rotace +
sektor(
gantry
Velikost fluoroskopického zkresleni <+
+ -
Konstantni fluoroskopické zkresleni
b Rychlost Rychlost zasunu Doba trvani intervence +
rotace gantry nastroje (absorbovana davka zareni)

Obrazek 6: Diagram vzajemnych vztahti mezi parametry procesu zobrazeni. Pfi konstantni frekvenci prezentace
obrazu umoziuje volba vyssiho poctu sektorti snizeni rychlosti rotace gantry a nasledné zvyseni poctu projekcei
pii zachovani narokd na vykon rekonstrukéni jednotky ZS (a). Chceme-li zachovat konstantni fluoroskopické
zkresleni, je nutné pfi snizeni rychlosti rotace gantry stejnou mérou snizit i rychlost zasunu nastroje (b).

Volba typu rekonstrukéniho filtru ovliviiuje vlastnosti ziskdvanych obrazli nezavisle
na ostatnich akvizi¢nich a rekonstruk¢énich parametrech procesu. Volba rekonstrukéniho filtru
souvisi s dosazenym pomérem SNR a potlacenim tzv. hvézdicového artefaktu.[2][6]

Zvoleny pocet sektorit ovliviiuje vlastnosti ziskavanych obrazii nasledujicim
zpusobem. Pokud zvolime n-krat vyssi pocet sektori, mizeme pifi nezménéné frekvenci
prezentace obrazu nechat gantry rotovat n-krat pomaleji. Povazujeme-li vykon rekonstrukéni
jednotky za konstantni, miZeme pii zanedbani ostatnich vypocetnich operaci fici, Ze jsme
nyni schopni sejmout n-krat vice projekci béhem jedné rotace gantry.[2]

Rychlost rotace gantry rovnéz ovliviiuje vlastnosti souboru ziskanych obrazi dvéma
zpusoby. Prvni zpusob byl pravé popsan vySe — chceme-li zachovat konstantni frekvenci
prezentace obrazu, je nutno pfti snizeni rychlosti rotace gantry zvysit pocet vyuzivanych
sektorti, coz ndm umozni sejmout vys$si pocet projekci za jednu rotaci gantry. Rychlost rotace
gantry dale urcCuje V soucinnosti srychlosti zasunu nastroje velikost fluoroskopického
zkresleni. Polomér typickych ¢tvrtkruznic zavisi na poméru rychlosti zdsunu nastroje viici
rychlosti rotace gantry. Lze tedy fici, ze pokud n-krat zvySime rychlost rotace gantry, mizeme
zasouvat nastroj n-krat rychleji pfi zachovéani stejného fluoroskopického zkresleni (viz
obrazek 6b).[2]

Rychlost zadsunu intervencniho nastroje ma kli¢ovy vliv na celkovou dobu vySetfeni,

ktera v naSich experimentech reprezentuje absorbovanou davku.[2]
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3.7.  Navrh metodiky kvantitativhiho hodnoceni procesu zobrazeni

3.7.1. Hodnotici kritéria

Jak jiz bylo feCeno diive, tlohou rezimu CT fluoroskopie je maximalizovat zejména
Casové rozlisSeni ziskanych obrazli béhem vySetfeni pfi zachovani rozumné kvality
dosazeného prostorového a energetického (kontrastniho) rozliSeni a minimalizaci davky,
kterou absorbuje pacient a 1ékai.[1][6]

Casové rozliseni reprezentuje frekvence prezentace obrazu. ProtoZe pracujeme
vyhradné se simulatorem a nikoliv se skuteCnym zobrazovacim systémem, nejsme schopni
korektn¢ kvantifikovat absorbovanou dévku ionizujiciho zafeni. Z tohoto divodu bude
V naSich experimentech tato veli¢ina zastoupena dobou trvani procedury.

Jedinou probihajici zménou ve snimané scéné je pohyb intervencniho nastroje. Proto
budeme pro hodnoceni dosazeného prostorového rozliseni vyuzivat méteni Vvelikosti
fluoroskopického zkresleni. Jedna se o vzdalenost hrotu fluoroskopické vychylky od
trajektorie interven¢niho nastroje.

Zasouvame-li nastroj do prazdné scény (viz dale), vytvoii se zkresleni, jeZ nazyvame
snizuje s vy$§im poctem sejmutych projekci béhem 360° rotace gantry. Pro hodnoceni
energetického rozliSeni budeme proto vyuzivat hodnotu kontrastu hrotu nastroje vuci
pokracujicimu Hounsfieldovu pruhu. Aby hodnoceni bylo korektni, musi byt alespoii jedna
projekce sejmuta pod presné stejnym tUhlem, jako byl zasunut ndstroj. Mirné zkresleni
Hounsfieldovymi pruhy mize byt vyuzito pro navigaci lékafe [1]. VysSi zkresleni jiz ale

mize vést k mimotfadnému znesnadnéni celé intervencni procedury (viz obrazek 7).[6]

Obrazek 7: Artefakt tzv. Hounsfieldova pruhu (240 projekci, Ram-Lakentv filtr, filtrovana zpétna projekce)
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3.7.2. Nastroje vyuzivané k hodnoceni

Prvnim vyuZzivanym postupem, kterymz mizeme ziskat obraz resp. sérii obrazil
vhodnou pro analyzu, je zasun nastroje do prazdné scény. Timto pojmem rozumime
homogenni prostedi, které je tvoifeno vzduchem, a proto maji jednotlivé pixely nulovy

soucinitel zeslabeni (viz obrazek 8).

Obrazek 8: Zasun nastroje do prazdné scény

Druhym néstrojem je modelovani TSF (Time Spread Function). Jedna se o Casovy
vyvoj PSF (Point Spread Function) postupné se posouvajiciho modelu Diracova impulzu po

zvolené trase (Viz obrazek 9).

Obrazek 9: Modelovani TSF v¢etné znazornéni trasy intervencniho nastroje
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4. Navrh didaktického simulatoru

Didakticky simulator bezprostfedné navazuje na program, ktery byl vytvofen v ramci
m¢é bakalarské prace. Zatimco jeho funkce umoziujici simulovat rezim CT fluoroskopie
s manualni manipulaci interven¢nim nastrojem v redlném case budou ponechény a rozsifeny,
ostatni funkce nebudou do nové vytvareného didaktického simuldtoru pieneseny. Jak jiz bylo
uvedeno v uvodu této prace, divodem pro vyuziti a rozSifeni programu z bakalaiského
projektu je snaha poskytnout posluchacim co nejnazorngjsi predstavu o klinické
implementaci rezimu CT fluoroskopie. Laboratorni cviceni zamétené na CT fluoroskopii bude

dle navrhu zacinat praveé simulaci klinické procedury (viz pfiloha B).[2]
4.1. Vypocéetni naro¢nost simulace a z toho vyplyvajici opatreni

Skenovaci mod CT fluoroskopie je mj. charakteristicky prezentaci rekonstruovanych
obrazii v realném case, tj. bezprosttedné po jejich akvizici. Vypocetni naro¢nost procesi
spojenych s rekonstrukci a zobrazenim obrazu v prostiedi MATLAB® je viak ve srovnani
Sjinymi ukony velmi vysoka. Abychom zminénou vlastnost skenovaciho rezimu dokazali
implementovat do vytvafené¢ho programu, musime atributy procesu zobrazeni optimalizovat.
Rovnéz je nutné zajistit, aby byl program pfipraven reagovat na zménu scény (tj. pohyb
intervencniho nastroje) ¢i ukoncéeni akvizice.[2]

V nasem piipad¢ pfistupujeme k volbé snizenych rozmérit modelu scény (128x128
pixelll) a omezeni dostupného maximalniho poctu sektort v zavislosti na nastaveni ostatnich
akvizi¢nich a rekonstrukénich parametrii procesu. Kritéria pro stanoveni maximalniho poctu
sektorti pii danych parametrech procesu zobrazeni jsou ziskavana experimentalné pro PC, na
kterém bude program vyuzivan. Dal§im opatfenim bude prezentace ziskavanych obrazl pouze
Vv jedné transverzalni rovingé (komer¢ni systémy umoziuji zobrazeni az ve tfech rovinach [6]).

Vl1iv ABM ¢i zietézeného zpracovani (pipelining) bude rovnéz v programu zanedban.[2]
4.2. Celkova koncepce didaktického simulatoru

Program je Kkoncipovan v grafickém prostiedi. Protoze simulator bude vyuZzivan
zejména pii vyuce, musi byt bezpodmine¢né dbano na celnost a intuitivnost jeho ovladacich
prvki. Béhem obsluhy programu bude student navigovan pomoci postupného zpiistupfiovani
polozek, u kterych je pfedpokladana jeho interakce. UZivatel se mizZe kdykoliv vratit zpét a
celou posloupnost tkonil zopakovat s pozménénymi volbami.

Cilem vytvareného programu je co nejvérnéji simulovat celou klinickou proceduru
aplikace CT fluoroskopie, pfi¢emz posluchaci je pfisouzena role intervenujiciho lékate. Proto

prace se simulatorem zapocne provedenim piehledového skenu s fixnimi akviziénimi a
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rekonstruk¢nimi parametry procesu zobrazeni. Podobné jako skute¢ny lékaf, vyznaci student
poté v zajmové oblasti cilovou a vychozi pozici intervencniho nastroje.

Po nastaveni trasy intervencniho nastroje, bude uzivatel moci zvolit akvizicni a
rekonstrukéni parametry procesu zobrazeni. Jakmile tak ucini, bude mu zpfistupnéna moznost
simulace intervence.

Od této chvile az do ukonceni simulace bude student ovladat program pomoci
rolovaciho tlacitka mysi, kterym bude zasouvat ¢i vysouvat intervencni nastroj. Nezavisle na
pohybu instrumentu mize uzivatel kdykoliv zapnout akvizici a rekonstrukci obrazovych dat.
Program bude umoziiovat simulaci jak jednordzového (tzv. tap mode), tak kontinualniho
rezimu nozniho pedalu fluoroskopického systému. Diky této moznosti bude student moci mj.
subjektivné porovnat proveditelnost intervence pii vyuziti rezimu CT fluoroskopie resp. pii
vyuziti konvenénich skenovacich rezimu.

Ziskanou posloupnost obrazu si bude moci student ulozit do souboru videa AVI.

Blokové schéma navrzeného simuléatoru je zobrazeno na obrazku 10.

Spusténi Vybér modelu P . .
> v . Nastaveni akvizicnich a rekonstrukcnich
programu scény . ,
parametr(l procesu zobrazeni
‘ e Rychlost rotace gantry
‘ e Pocet projekci béhem 360° rotace
Provedeni Nastaveni e Typ filtru vyuZivaného pfi rekonstrukci
prehledového trasy e Pocet sektor(
skenu intervence
Manipulace Pribah Spousténi akvizice a
s intervencnim nastrojem . rekonstrukce pomoci
PR intervence , . . (u
pomoci mysi mezerniku (,,nozni pedal®)
Prezentace
ziskdvanych
obraz(
Export do
Konec P
intervence souboru
videa AVI

Obrazek 10: Blokové schéma didaktického simulatoru
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5. Realizace didaktického simulatoru

Simulator je realizovan v programovém prosttedi MATLAB®™. Funkce ustfedniho okna
programu jsou ulozeny v souboru manualni.m. Simulator dale vyuziva né€kolik pomocnych
funkci, které se nachazeji v kofenovém adresati programu. V této slozce jsou ulozeny také
soubory napovédy a obrazky vyuzivané grafickym uzivatelskym rozhranim.

Jak jiz bylo zminéno dfive, didakticky simuldtor vychéazi z programu, ktery byl
soucasti stejnojmenné bakalarské prace. Z ptivodniho programu byly vyjmuty funkce, které se
diive ukéazaly pro hodnoceni procesu zobrazeni jako redundantni. Rovnéz byla zachovéana
moznost pouze manualni manipulace s intervencnim nastrojem, jejiz moznosti byly podstatné

roz§ifeny (program je nyni schopen simulovat jak v jednorazovém, tak v kontinudlnim rezimu

nozniho pedalu). Déle byl zpiehlednén a ocistén kod programu.[2]
5.1. Ustfedni okno simulatoru a jeho komponenty

Bezprostfedné po spusténi programu se uzivateli zobrazi ustfedni okno, ve kterém se
bude po celou dobu obsluhy simulatoru pohybovat (viz obrazek 11).

5 2

\ u Vyukovy simulator s manualni manipulaci - Modelovani rekonsjrukce obrazu pii CT RTG flucroskopii EI_Ii:_hJ

— Mastaveni trasy 7
b1 /
Trasa byla lispé¢né nastavena

— Akvizitni a rekonstrukEni parametry. 9
1 /
/
Rychlost rotace gantry : (80° /s /
~ 1 =10

Soubor Export Napovéda

Seena

-

F
Fiehledawy sken Typ fitru : Ram-Lak -
-

Poiet projekc - 60

1 \“‘ —11
12
Sta’-t Konec
POMOCI MEZERNIKU ~. 1 3
\\
~14
.:’é;{é"\.
Sinogram prehlegbvého skenu Pribéh frtervence ;-\7\ \
7 '1 <
3 4 15 16

Obrazek 11: Vzhled usttedniho okna programu, stav po zvoleni trasy intervencniho nastroje
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5.1.1. Okna urcéena k zobrazeni scény, sinogramu a ziskanych snimku

1. Okno Scéna

V tomto okné je vzdy zobrazena aktualni scéna. Béhem simulace intervence, kdy uzivatel
pohybuje s nastrojem, jsou data vtomto okné nepfetrzit¢ aktualizovana v zavislosti na
momentalnim zanofeni instrumentu.

2. Okno Prehledovy sken
Zde je uzivateli prezentovan rekonstruovany obraz scény po piehledovém skenu. V tomto

okn¢ obsluha programu rovnéz nastavuje cilovou resp. vychozi pozici intervencniho nastroje.

3. Okno Sinogram prehledového skenu
Bezprosttedné po provedeni piehledového skenu je do tohoto okna nacten sinogram

ptehledového skenu scény.

4. Okno Prubéh intervence

V tomto okné jsou uzivateli prezentovany snimky ziskané béhem simulace intervence.
5.1.2. Menu ustifedniho okna

5. Menu ustiedniho okna

Polozkdm menu ustfedniho okna bude vénovana podkapitola 5.2.
5.1.3. Panel Provedeni prehledového skenu

6. Tlacitko Provést sken

Pomoci tohoto tlacitka uzivatel provede piehledovy sken scény.
5.1.4. Panel Nastaveni trasy

7. Tlac¢itko Nastavit trasu/Potvrdit cill Potvrdit zacatekl Zménit trasu

Prvotnim stiskem tohoto tlacitka se obsluha programu dostane do reZimu, ve kterém miize
v okné Prehledovy sken vyznacit nejprve cilovou a poté vychozi pozici intervencniho
nastroje. UZivatel je navigovan pomoci barevného zvyraznéni oblasti, jez indikuji, kam/odkud
mize manipulace s intervenénim instrumentem probihat (viz obrazek 12). Svou volbu mize
obsluha programu korigovat. Rozhodne-li se vSak vybranou pozici jiz dale neménit, stiskem

tohoto tlacitka svou volbu potvrdi. Je-li trasa nastavena, ¢i jiz byla provedena simulace

intervence, miize uzivatel vyuzit toto tlacitko k navratu zpét a zvoleni odliSné trasy.
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u Vyukovy simulator s manuélni manipulaci - Modelovani rekonstrukce obrazu pfi CT RTG flucroskopii @_IéJ

Soubor Export Napovéda

Mastaveni trasy

Trasa nastroje nebyla nastavena

Potvrdit cil

50° /s

Pfehledowy sken Ram-Lak

Start [«

POMOCI MEZERNIKU

A

Prikéh intervence

Sinogram prehledového skenu

Obrazek 12: Vzhled ustiedniho okna programu, stav béhem volby cilového bodu intervence

5.1.5. Panel Akvizi¢ni a rekonstrukéni parametry

8. Rolovaci nabidka Rychlost rotace gantry

Pomoci této rolovaci nabidky ma uzivatel moznost zvolit, jaka rychlost rotace gantry bude
, 180°/s,

S€znamu

pouzita pfi simulaci intervence. Obsluze programu jsou k dispozici volby 90°/s
270°/s, 360°/s, 540°/s a 720°/s. Vybrana rychlost rotace gantry ma vliv na sestaveni

dostupnych polozek v rolovaci nabidce Pocet sektorii.

9. Rolovaci nabidka Typ filtru

Toto rolovaci menu nabizi uZivateli moznost volby, jaky typ filtru bude vyuZivan pro
filtrovanou zpétnou projekci béhem simulace intervence. K dispozici je Ram-Lakenuv filtr,
Shepp-Loganiv filtr a Ram-Lakenuv filtr vahovany kosinovou funkei ¢i Hammingovym nebo

Hannovym oknem. RovnéZ je uZivateli nabidnuta moznost nevyuzit zadny filtr a provést tak

ptimo zpétnou projekci DBP (Direct BackProjection).
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10. Rolovaci nabidka Pocet projekci

Zde ma uzivatel moznost vybrat, kolik projekci bude béhem jedné 360° rotace gantry
sejmuto. Muze zvolit 60, 90, 120, 150, 180, 210, 240, 300 nebo 360 projekeci. Vybrany pocet
projekci béhem jedné 360° rotace gantry ovliviiuje vytvoreni nabidky dostupnych voleb poctu

sektoru.

11. Tlacitko Ddlel Zpét

Pokud se toto tlacitko nachazi v rezimu Ddle, nastane jeho stiskem zpracovani doposud
nastavenych akvizi¢nich a rekonstruk¢nich parametri a program sestavi nabidku volitelného
poctu sektord. Je-li vSak toto tlacitko stisknuto v rezimu Zpét, vrati se uzivatel k nastavovani

rychlosti rotace gantry, typu rekonstrukéniho filtru a poctu projekcei pro 360° rotaci gantry.

12. Rolovaci nabidka Pocet sektori

UZivatel pomoci tohoto rolovaciho menu voli pocet sektorti, do kterych bude béhem simulace
intervence rozdélovan soubor sejmutych projekci. Moznosti této rolovaci nabidky jsou
sestaveny na zakladé ptfedchozi volby akvizi¢nich a rekonstrukénich parametrd. Tento
algoritmus je spustén tlac¢itkem Ddle. Jakmile uzivatel vybere pocet sektort, mize piistoupit

ke startu intervence (viz obrazek 13).

u Vyukovy simulator s manuélni manipulaci - Modelovani rekonstrukce obrazu pfi CT RTG flucroskopii @_IéJ

Soubor Export Napovéda

— Mastaveni trazy

Trasa byla (spésné nastavena

— Akvizitni a rekonstrukEni parametry

360° /s

Fehledowvy sken Shepp-Logan
240

Pocet sektorl : 10 | Zpét

Start (.

POMOCI MEZERNIKU

Drzeni mezerniku - Kontinualni moéd
Stisk mezerniku - Jednorazovy mod (360° rotace)
ani mysi - 7a V! nastroje

A

Pribéh intervence

Sinogram prehledového skenu

Obrazek 13: Vzhled ustiedniho okna programu, stav pied spusténim simulace intervence
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5.1.6. Ostatni polozky

13. Indikator moznosti spusténi intervence

Tento obrazek poskytuje uzivateli informaci o moznosti zapoCeti simulace intervence. Je-li
obrazek barevny, miize uzivatel pomoci mezerniku na své klavesnici, jenz je v roli nozniho
pedalu, spustit simulaci. Pokud uzivatel mezernik pouze stiskne, dojde k 360° rotaci gantry a
prezentaci jednoho plnohodnotného obrazu studie (tzv. tap mode). V piipadé, Zze uzivatel
klavesu mezerniku podrzi, je az do jejiho uvolnéni provadén kontinudlni rezim
fluoroskopického zobrazeni (viz obrazek 14). S interven¢nim nastrojem pohybuje uzivatel
pomoci rolovaciho tlac¢itka mysi (a to i ve chvilich, kdy neni provadéna akvizice obrazovych
dat). Aktualni scéna je zobrazena v okné Scéna, ziskané snimky jsou pak obsluze programu
prezentovany v okné Prubeh intervence. Az do ukonceni simulace tlacitkem Konec vyuziva

uzivatel pouze rolovaci tlacitko mysi a mezernik na své klavesnici.

Vyukowvy simuldtor s manualni manipulaci - Modelovani rekonstrukce obrazu pfi CT RTG flucroskopii l = iz-]

Soubor Export Napovéda

Start [«

POMOCI MEZERNIKU

Drzeni mezerniku - Kontinualni moéd
Stisk mezerniku - Jednorazovy mod (360° rotace)
ani mysi - 7a V! nastroje

12.00 s
Fluoroskopicka rekonstrukce

Sinogram prehledového skenu Pribéh intervence

Obrazek 14: Vzhled ustfedniho okna programu, stav v prib¢hu akvizice, rekonstrukce a prezentace snimka

14. Tlacitko Konec

Stiskem tohoto tlacitka je pozastavena simulace definitivné ukoncena a uZzivateli je opétovné
umoznéna interakce s programem. Typicky pokracuje obsluha programu exportem ziskanych
snimkii do souboru videa formatu AVI (viz dale). Dals$i moznosti je zména trasy intervence ¢i

parametrll procesu zobrazeni a ndvazné opakovani simulace intervence.
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15. Obrazek informujici o expozici pacienta ionizujicim zafenim

Bézi-1i akvizice a rekonstrukce obrazovych dat, tj. ve chvilich expozice pacienta ionizujicim
zafenim, je barevné zobrazen vSeobecné uzivany symbol pro ionizujici zafeni. Pokud pacient
Vv danou chvili naopak exponovdn neni, je obraz tohoto symbolu transformovan na

Sedoténovy.

16. Text informujici o dob¢ trvani simulace a momentalnim charakteru rekonstrukce
Prostfednictvim této polozky je uzivatel informovan o dob¢ trvani intervence a také o
charakteru rekonstrukce obrazu v pravé probihajici simulaci. V zavislosti na charakteru
rekonstrukce ma text modrou (fluoroskopicky) resp. cervenou (fluorograficky) barvu.

5.2. Menu ustredniho okna

Nabidka Soubor
V této nabidce se nachéazeji dvé polozky. Volbou moznosti Vybrat model scény se uzivateli
zobrazi dialogové okno, pomoci kterého zvoli soubor formatu PNG o velikosti 128x128

pixeld, ktery obsahuje obraz modelu scény. Polozka Konec slouzi k ukonceni programu.

Nabidka Export
Jedina polozka této nabidky Do souboru videa nabizi uzivateli export posloupnosti ziskanych
snimkli do souboru videa formatu AVI. Interakce s touto polozkou je mozna pouze po

dokonceni simulace intervence.

Nabidka Ndpovéda
Volbou polozky Témata ndpovédy se spusti elektronickd napovéda k programu, kterd je
vytvofena jako webova prezentace. Spusténim polozky O programu se obsluze programu

zobrazi zékladni informace o programu.
5.3.  Modelovy priklad prace s programem

Bezprostfedné po startu simulatoru je otevieno jeho ustfedni okno. Obsluha programu
vybere obraz modelu scény (menu Soubor/Vybrat model scény) a svou volbu potvrdi. Pod
pojmem scéna rozumime jeden obraz transverzalniho fezu pacientem. Model scény obsahuje
obrazovou matrici, ve které hodnoty jasu jednotlivych pixeld odpovidaji linedrnimu
souciniteli zeslabeni. Maximalni hodnota (bila barva) je pfifazena kostnim tkanim a
minimalni hodnota (¢erné barva) nalezi vzduchu. Hodnoty jsou kvantovany na 256 moznych
hladin. Jestlize zvoleny obraz je formatu PNG a spliiuje pozadovanou velikost 128x128

pixeld, je model scény nacten a zobrazen v okné Scéna.
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Poté uzivatel provede piehledovy sken (tladitko Provést sken). Jedna se o sejmuti
scény a rekonstrukci obrazu fluorografickym zptisobem s fixn¢ definovanymi parametry
procesu zobrazeni. Nasledné je sinogram zobrazen v okné Sinogram prehledového skenu a
rekonstruovany obraz v okné Prehledovy sken.

Stisknutim tlacitka Nastavit trasu piistoupi uzivatel k vyznaceni trasy intervenéniho
nastroje. Uzivatel vybere cilovou resp. vychozi polohu instrumentu a pomoci tla¢itka Potvrdit
cil resp. Potvrdit zacatek zminéné lokality potvrdi. Po definici obou pozic je obsluze
programu zvolend trasa znazornéna a muze byt pfistoupeno k volbé akvizicnich a
rekonstruk¢nich parametrti procesu zobrazeni.

Uzivatel nastavuje akvizi¢ni a rekonstrukéni parametry pomoci rolovacich nabidek
Rychlost rotace, Typ filtru a Pocet projekci. Nasledné pokracuje stiskem tlacitka Dadle.
Program v tuto chvili vyhodnoti doposud zvolené parametry a sestavi nabidku volitelného
poctu sektorti do rolovaci nabidky Pocet sektorii. Poté obsluha programu zvoli pocet sektort a

muze jiz pfistoupit k samotné simulaci intervence.

Vyukowvy simuldtor s manualni manipulaci - Modelovani rekonstrukce obrazu pfi CT RTG flucroskopii l = iz-]

Soubor Export Napovéda

— Mastaveni trazy

Trasa byla (spésné nastavena

Zménit trasu

— Akvizitni a rekonstrukEni parametry

Pocet sektorl : 10 ~ | | Zpét

Start (.

POMOCI MEZERNIKU

Drzeni mezerniku - Kontinualni moéd
Stisk mezerniku - Jednorazovy mod (360° rotace)
ani mysi - 7a V! nastroje

6.60 s

Simulace ukonéena

Sinogram prehledového skenu Pribéh intervence

Obrazek 15 : Vzhled usttedniho okna programu, stav po ukonceni simulace

Dostupnost simulace intervence je znazornéna piislusnym indikatorem S napisem Start
pomoci mezerniku. Od této chvile az po ukonceni simulace tla¢itkem Konec ovlada uzivatel

program pomoci mezerniku (ktery funguje jako nozni pedal fluoroskopického systému) a
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rolovaciho tlacitka mysi (timto je zasouvan/vysouvan intervencni nastroj). Uzivatel muze
mezernik stisknout, ¢imz je simulovan jednorazovy rezim (tzv. tap mode) prace nozniho
pedalu a nastane 360° rotace gantry a prezentace jednoho plnohodnotného obrazu studie.
Druhou moznosti je drzeni mezerniku po dobu, kdy si obsluha programu pteje provadét
akvizici, rekonstrukci a prezentaci obrazovych dat (simulace kontinualniho rezimu nozniho
pedalu). Veskeré obrazy jsou prezentovany v okné Prubéh intervence. Uzivateli jsou
k dispozici informace o délce trvani intervence a momentalnim charakteru rekonstrukce.

Po ukonéeni simulace (viz obrazek 15) muze uzivatel bud’ pokracovat provedenim
dalsi simulace ¢i zménou akvizi¢nich a rekonstrukénich parametri procesu, nebo exportem
posloupnosti ziskanych obrazii do souboru videa formatu AVI. Této moznosti vyuZzije obsluha
programu pomoci vybéru polozky v menu Export/Do souboru videa. Uzivatel ma moznost
zvolit nazev a umisténi souboru videa. Program automaticky vytvoii stejnojmenny textovy
soubor, ve kterém uzivatel nalezne veskeré dostupné tudaje 0 prob&hnuvsi simulaci.
Exportovany jsou pouze obrazy, které byly pofizeny béhem expozice pacienta ionizujicim
zafenim. Jinymi slovy feceno, doba, kdy byla akvizice a rekonstrukce obrazovych dat

pozastavena, neni ve vytvafeném videu zohlednéna.
5.4. Problémy vyplyvajici z pozadavkl na definovany vykon PC

Kli¢ova prednost vytvoreného simulatoru spociva v simulaci intervence Vv realném
Case, ¢imz program poskytuje studentim nazornou ptedstavu o pribchu lékatského zakroku
pii vyuZiti reZimu CT fluoroskopie.

Nutnosti pro naplnéni téchto cild je oddélené provadéni rekonstrukce obrazovych dat
(vCetn¢ prezentace ziskanych snimkil) a zmén scény v disledku manipulace s intervenénim
nastrojem. Dale musi program byt bezpodminecné schopen zareagovat na pieruSeni simulace
intervence v dasledku uvolnéni stisku mezerniku. Pokud dojde k zahlceni fronty ¢ekajicich
funkci (callback execution queue) ¢asovacem spousténymi pribéhy funkce rekonstrukce a
prezentace obrazu, funkce pferusujici simulaci jiz neni provedena. Disledkem je upadnuti
programu do nekone¢né smycky, nacez je nutné jeho nasilné ukonceni.

Z tohoto divodu je v programu zakomponovano tlacitko DdlelZpét, které na zakladé
zvolenych parametrii procesu zobrazeni vytvoii nabidku volitelného poctu sektori (prave
pocet sektorti je pro frekvenci prezentace obrazu urcujici). Algoritmus tak ¢ini na zakladé
konstant, které jsou ziskany pro to konkrétni PC, na kterém bude doty¢ny program vyuzivan.
Ackoliv existuje piedpoklad, Ze pocitate v laboratofich na UBMI jsou vykonngjsi nez
notebook autora této prace, pred nasazenim simulatoru do vyuky je nutné tuto zalezitost

znovu proveéfit na zafizenich v laboratotich.
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6. Navrh analytického simulatoru

Jak jiz bylo zminéno v ptedchazejicich kapitolach, didakticky simulator pracuje diky
pozadavku na prezentaci obrazu v realném Case s modely scény o velikosti pouze 128x128
pixelt. Takové prostorové vzorkovani se vSak pro objektivni analyzu ziskanych snimka
ukazalo jako nedostate¢né. Manualni manipulace s intervencnim nastrojem také neni pro
objektivni hodnoceni potizenych obrazi ptili§ vhodna.

Z vyse uvedenych divodi bylo pfistoupeno k vytvoreni samostatného simuldtoru pro
kvantitativni analyzu ziskanych snimkd. V tomto programu tedy nebude k dispozici manualni
manipulace s intervenénim nastrojem v prubéhu intervence, na druhou stranu budou podstatné
roz§ifeny moznosti nastaveni akvizi¢nich a rekonstrukénich parametrti procesu zobrazeni.
Dale budou do programu implementovany funkce pro méfeni zajmovych veli¢in a export dat
pro dalsi zpracovani. Vytvofeny analyticky simulator bude rovnéz vyuzit ve vyuce na Ustavu

biomedicinského inzenyrstvi.
6.1. Omezeni oproti skutecnému ZS a z toho vyplyvajici opatreni

Vytvotfeny analyticky simulator bude vyuzivan k hodnoceni dosazené¢ho prostorového,
energetického (kontrastniho) a casového rozliSeni ziskanych obrazii podle metodiky
hodnoceni popsané v kapitole 3.7.1.

ProtoZze bude vyuzivan vytvofeny program namisto skute¢ného zobrazovaciho
systému, nemlZeme kvantitativné hodnotit davku ionizujiciho zéfeni, kterou absorboval
pacient a obsluha ZS. Situaci proto zjednodusime a do hodnoceni zahrneme pouze dobu trvani
intervence. Z tohoto divodu neni rovnéz mozné aplikovat algoritmus uhlové modulace
svazku (Angular Beam Modulation).

Poznamenejme, Ze simulator je urcen pro PC umisténé v laboratofi vybavené b&éZnou
grafickou kartou. Proto neni mozné pii hodnoceni zohlednit volbu paralelniho a zfetézeného
zpracovani (pipelining). DalSim zjednoduSujicim prvkem bude pouziti vyhradné
kontinualniho reZimu nozniho pedalu zobrazovani systému.

Zatimco moderni systémy zahrnujici rezim CT fluoroskopie prezentuji 1ékati
rekonstruované obrazy az ze tfech transverzalnich rovin [6], vytvofeny simulator bude

provadét sbér dat a jejich rekonstrukei pouze v jediném fezu.
6.2. Celkova koncepce analytického simulatoru

Ackoliv nékteré experimenty v analytickém simuldtoru zaméfené na optimalizaci
procesu fluoroskopického zobrazeni budou provadény vyluéné vramci této prace, své

prioritni vyuziti nalezne program rovnéz pii vyuce v laboratornich cvicenich.
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Z tohoto divodu bude simulator realizovan v grafickém prostiedi, které musi spliiovat
narona kritéria na intuitivnost a pohodli uZzivatele pfi interakci s programem. Jedna se
napiiklad o nazornou navigaci uzivatele pomoci postupného zpiistupiiovani jednotlivych
polozek nebo o redukci pohybu ¢i poctu kliknuti mysi, které jsou nutné k dosazeni
prislusného cile (typicky volba nékterého z parametra procesu zobrazeni).

Protoze simulator nebude poskytovat moznost rekonstrukce a prezentace obrazi
Vv redlném cCase, bude chovani programu nezéavislé na vykonu doty¢ného PC. Diky této uleve
bude mozné ve srovnani s didaktickym simulatorem (viz obrazek 16) rekonstruovat obrazy
scény s podstatné vySSim prostorovym vzorkovanim. Dalsi odliSnosti, vyplyvajici
Z chybéjiciho omezeni vypocetni kapacitou PC, je volnéjsi zpisob manipulace s programem.

Simulétor by mél byt naprogramovén s diirazem na robustnost a maximalni usnadnéni
ptipadnych budoucich modifikaci jednotlivych jeho soucasti. Ziskané obrazy a namétena data
budou exportovatelné ve formatu kompatibilnim sbézné uzivanym statistickym ¢i
kancelafskym software (typicky tabulkovy procesor Microsoft Excel).

Dal$im dulezitym prvkem implementovanym v programu bude ochrana pied ztratou
dat, ktera by mohla byt zptisobena lidskym faktorem. Jedna se typicky o zapomenuti ulozeni
vysledki praveé probéhnuvsiho experimentu ¢i naptfiklad interakce s nespravnym tlacitkem
v disledku omylu wuzivatele. Toto opatfeni zvySi komfort nejen studentim béhem
laboratornich cviceni, ale zajisté jej oceni 1 obsluha programu pii experimentech vedoucich

k optimalizaci procesu zobrazeni.

Didakticky simulator Analyticky simulator

e Poskytuje zejména predstavu o e Poskytuje kvantitativni analyzu vlivu
klinické implementaci jednotlivych parametr( procesu zobrazeni

e Umoznuje manudlni manipulaci e UmoZniuje automatickou manipulaci
s intervenénim nastrojem s interven¢nim nastrojem

e Nabizi rekonstrukci a prezentaci e Prezentace ziskanych obrazl probiha az
ziskanych obraz( v redlném case po jejich rekonstrukci

e Omezené prostoroveé vzorkovani scény e Vzorkovani scény jako v komercnich ZS

e Chovani programu zavislé na vykonu PC e Chovani programu nezavislé na vykonu PC

e Fixni posloupnost tkonu e Volnd manipulace s programem

e \yuZiti ve vyuce e \yuZiti ve vyuce a vyzkumu

e Realizace v grafickém prostredi e Realizace v grafickém prostredi

e Pozadavek na intuitivni ovladani a e Pozadavek na intuitivni ovladani a
mozZnost exportu dat moznost exportu dat

o Nepredpoklada se modifikace programu e Béhem tvorby programu je dbano na jeho
v budoucnu modifikovatelnost

Obrazek 16: Srovnani koncepce didaktického a analytického simulatoru
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6.3. Koncepce ustiedniho okna programu

Po spusténi programu dojde K otevieni ustiedniho okna simulatoru. V tomto okné
uzivatel voli akvizicni a rekonstrukéni parametry procesu a probiha vypocet a prezentace
ziskanych obrazli. Pomoci tohoto okna muze uZzivatel rovnéz spoustét funkce probihajici
v samostatnych oknech (jedna se napt. o vybér trasy intervenc¢niho nastroje ¢i méteni velikosti
fluoroskopického zkresleni). Blokové schéma znézoriiujici posloupnost ukonii provadénych
Vv ustiednim okné simulatoru bezprostiedné po jeho startu je zobrazeno na obrazku 17.

Bezprostiedné po zobrazeni ustfedniho okna simulédtoru je nutné, aby uzivatel zvolil
trasu interven¢niho nastroje. Stisknuti pfisluSného tlacitka mu otevie nové okno, ve kterém
jsou zobrazeny jednotlivé mozné volby. Uzivatel mé k dispozici veskeré informace o dané
varianté, tj. zejména thel a hloubku zasunu. Protoze se jedna o rutinni ukon, ktery je provadén
pted kazdym experimentem, hraje dalezitou roli jednoduchost a rychlost ovladani. Podobnym
zpusobem je feSena volba rezimu simulace (TSF nebo zasun nastroje do prazdné scény) a
vybér metody post-processingu jasu.

Spusténi programu a Vybér trasy intervencniho nastroje
zahdjeni nového experimentu z nabizenych moznosti W

Nastaveni parametr( procesu zobrazeni Nastaveni metody post-processingu jasu

e Vykon rekonstrukéni jednotky e Prosta normalizace snimku

e Rychlost rotace gantry e Normalizace sektort a snimku
(s vyuzitim neaktivniho ramce)

e Rychlost zasunu intervencniho nastroje . , L,
e Normalizace snimku (neaktivni ramec)

e Pocet projekci béhem 360° rotace a nulovani projekce

e Potet sektord na 360° rotaci e Ekvalizace histogramu pomoci medianu

e Typ filtru vyuzivaného pfi rekonstrukci

Pri jakékoliv interakci je zkontrolovan mozny

dopad na ostatni komponenty programu

e TSF Pti jakékoliv interakci jsou aktualizovany
e Zasun nastroje do prazdné scény zobrazené informace o intervenci

Vypocet
ziskavanych obraz(

Obrazek 17: Blokové schéma prace s analytickym simulatorem — od spusténi programu po start simulace
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Nasledn¢ nastavi uzivatel akvizicni a rekonstrukéni parametry procesu zobrazeni. Aby
byla dosazena maximalni moznd nezavislost jednotlivych tkont uzivatele, musi byt pfi
jakékoliv zméné akvizi€niho nebo rekonstrukéniho parametru okamzité vyhodnocen vliv
volby napf. na ostatni rolovaci nabidky. Namatkou vybereme nékteré z takovychto nutnych
vazeb mezi komponentami programu:

e Intervenc¢ni nastroj musi lezet v Hounsfieldové pruhu. Proto je pii jakékoliv zméné
uhlu zasunu nastroje (znovu)sestavena nabidka volitelného poctu projekci béhem
360° rotace. Paklize dfive zvolend varianta poctu projekci vyhovuje 1 nové nabidce,
uzivatel se k této polozce pfirozen€ jiz nemusi vracet.

e Pocet projekci musi byt délitelny zvolenym poctem sektorti. Proto je pti jakémkoliv
ukonu, ktery by mohl mit vliv na nabidku poctu projekci, opétovné vytvofena
nabidka volitelného poctu sektori.

e Po jakékoliv zmén¢ akviziéniho nebo rekonstrukéniho parametru je vyhodnoceno,
zdali soucasné nastaveni vyhovuje zvolenému vykonu rekonstrukéni jednotky

zobrazovaciho systému.

UZzivateli jsou po celou dobu nastavovani parametrd simulace k dispozici informace o
intervenci vychazejici z aktualni volby akvizi¢nich a rekonstrukénich parametri. Jmenovité se
jedna napftiklad o celkovou dobu trvani intervence ¢i frekvenci prezentace obrazu — tedy 0
veli¢iny, které patii mezi zvolené kritéria hodnoceni procesu zobrazeni. Tyto informace jsou
s jakoukoliv zménou akvizi¢nich a rekonstrukénich parametrti okamzité aktualizovany.

Poté obsluha programu pfistoupi ke spusténi simulace, tj. k vypoctu ziskanych snimka
béhem intervence. Interven¢ni nastroj resp. Diractiv impulz (v ptipadé¢ TSF) bude zasouvan
zvolenou rychlosti a intervence skonc¢i po dosazeni cilové polohy néstroje a nasledné 360°
rotaci gantry. Po skonceni Simulace jsou obrazy prezentovany uzivateli, ktery mize zvolit
jakykoliv snimek ze série pomoci posuvniku ¢i rolovaciho tlacitka mysi. Ke kazdému obrazu
jsou zobrazeny piislusné informace, tj. jeho pofadi, aktudlni hloubka zasunu ¢i ¢as intervence.

Dvé ze zvolenych kritérii hodnoceni procesu zobrazeni — frekvenci prezentace obrazu
a celkovou dobu trvani intervence — znal uzivatel jiz pfed zapocetim simulace. Nyni jej ceka
méteni energetického (kontrastniho) a prostorového rozliseni.

Jak jiz vime z podkapitoly 3.7.1, kontrastni rozliSeni je uréeno hodnotou kontrastu
hrotu interven¢niho nastroje vici pokracujicimu Hounsfieldovu pruhu. Méfeni probihd vzdy
V poslednim ziskaném snimku pomoci samostatné aplikace. Jejim spusténim se vypocte
kyZzend hodnota kontrastu a v samostatném okné je uzivateli zobrazeno okoli hrotu
intervencniho nastroje véetné znazornéni piislusnych pixelt. Hodnota kontrastu je ovlivnéna
zvolenym rezimem simulace a metodou post-processingu jasu. Hledani vhodného nastaveni

téchto atributli simulace se budeme vénovat v osmé kapitole této prace.
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Prostorové rozliSeni je determinovano velikosti fluoroskopického zkresleni a je rovnéz
meéfeno v samostatné aplikaci, které je vénovana nasledujici podkapitola. Podobné jako
Vv pfipadé méfeni kontrastniho rozliSeni, hraji i zde vyznamnou roli vySe zminéné atributy
simulace. Hledani vhodné volby téchto atributii bude probrano v osmé kapitole.

Uzivatel ale nemusi vyuzit stejnych atributii simulace béhem obou méfeni. Program
bude umoznovat provedeni dvou simulaci v ramci jedné studie, pfi¢emz kazda bude moci mit
jiné atributy.

Simulétor bude disponovat funkci pro export namétenych hodnot spolu s parametry
procesu zobrazeni do tabulkového procesoru Microsoft Excel. Uzivatel miize piidat studii po
jejim dokonceni do tzv. fronty pro export. Jakmile dokon¢i uzivatel zamysleny experiment,

bude moci provést hromadny export vysledkt do jednoho souboru formatu XLS.

Vypocet
ziskavanych obrazi

Prezentace
ziskanych snimku

Smérova analyza studie

Export zvoleného Mé¥eni kontrastniho
snimku do souboru PNG rozlig¢eni
Mé&Feni prostorového Export namérenych hodnot
rozlieni do programu MS Excel
Export ziskanych (mozno provést pouze jedno méfeni
snimkd do souboru AVI a v ramci studie provést 2 simulace)

Obrazek 18: Blokové schéma prace s analytickym simulatorem — od skonceni simulace dale

Kterykoliv snimek bude moZzno ulozit do souboru a rovné€z bude mozné exportovat
vSechny ziskané obrazy do souboru videa AVI. Dal§i moznosti bude podrobeni celé série
snimkl tzv. smérové analyze. Jednd se o vypocet Pearsonova korelacniho koeficientu vzdy
mezi ziskanym snimkem a obrazem modelu scény s nastrojem zanofenym do pfislusné
hloubky dle vztahu:

Zm Zn(Amn_/D(an_E)

r= L — 9)
VEmZn(Amn—-A2)Cm Zn(Bmn—B)?2)

Vyvoj velikosti korela¢niho koeficientu 1ze zobrazit bud’ v zavislosti na ¢ase nebo na
uhlu odchylky gantry od vychozi polohy.
Blokové schéma prace s analytickym simulatorem po dokonceni simulace je

znazornéno na obrazku 18.
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6.4. Koncepce aplikace pro méreni prostorového rozliseni

Prostorové rozliSeni je uréeno velikosti fluoroskopického zkresleni v obraze, kterou
bude uzivatel méfit ve zvlastni aplikaci spustitelné z tstfedniho okna programu po skonceni
simulace, tj. vypoctu ziskavanych snimka.

Velikost fluoroskopického zkresleni bude méfena ve snimku, ktery uZzivatel zvolil
pomoci posuvniku v ustiednim okné. Po spusténi samostatné aplikace se uzivateli znovu
zobrazi vybrany obraz, ve kterém vyznac¢i tahem mysi oblast zajmu (ROI, Region of Interest).
Piedpoklada se, ze obsluha programu zahrne do ROI hrot fluoroskopického zkresleni.

Oblast zajmu bude poté uzivateli zvétSena. Student se bude nyni snazit najit
maximalni hodnotu jasu ve hrotu fluoroskopického zkresleni. Po kliknuti na jakykoliv pixel
ROI se mu zobrazi hodnota jasu pfislusného pixelu a vypoctend vzdéalenost fluoroskopického
zkreslenti, tj. vzdalenost zvoleného pixelu od interven¢niho néstroje.

Sviij vybér bude moci uzivatel korigovat pomoci Sipek na klavesnici, ¢i spusténim
automatické funkce, kterd se pokusi najit maximalni hodnotu jasu algoritmicky. Uzivatel se
bude moci kdykoliv vratit zpét a vyznacit jinou oblast zajmu. Ve chvili, kdy bude spokojen
S detekovanym maximem jasu ve hrotu fluoroskopického zkresleni, zavie uzivatel okno této
aplikace, ¢imz ukon¢i méfeni prostorového rozliseni.

Blokové schéma prace s aplikaci pro méteni prostorového rozliSeni je znazornéno na
obrazku 19.

Korekce
pomoci funkce

Korekce
pomoci Sipek

Start aplikace Zobrazeni Vyznaceni Oznaceni Potvrzeni
P snimku ROI hrotu wychylky vysledku
Zména ROI

Obrazek 19: Blokové schéma prace s aplikaci pro méteni prostorového rozliseni
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7. Realizace analytického simulatoru

Simulator byl vytvofen v programovém prostiedi MATLAB®. Funkce ustiedniho okna
programu jsou ulozeny v souboru fluoro512.m. Program dale vyuziva velké mnozstvi
pomocnych funkci, které se nachazeji v kofenovém adresaii. Ve stejné slozce jsou ulozeny
také soubory napovédy a obrazky vyuzivané grafickym uzivatelskym rozhranim.

Pti realizaci programu byl kladen diraz na dodrzeni piedstavené koncepce intuitivniho
ovladani a jednoduché a rychlé prace se simulatorem. Pozornost byla vénovana rovnéz Cistoté
programového kodu a wusnadnéni ptipadného rozsifeni nékteré z funkci simulédtoru
v budoucnu. Oproti realizaci didaktického simulatoru bylo v zasad¢ ustoupeno od rozsahlého
vyuzivani globalnich proménnych. Veskeré informace o zvolenych polozkach jsou nacitany,
byt nékdy opakované, az v momenté jejich upotiebeni. V soucinnosti s timto piistupem byly
veskeré Cinnosti zabyvajici se kontrolou uzivatelskych vstupii, aktualizacemi informaci ¢i
zptistupnovani jednotlivych poloZek k interakci pfevedeny do externich funkci.

Bylo dbéano rovné€z na zajisténi bezpecnosti jiz zmétenych ¢i vypoctenych hodnot. Do
programu byly zakomponovany funkce, které uzivatele upozorni na moznou nechténou ztratu
dat (typicky pii snaze ukonéit program bez ulozeni vysledkt simulaci). V neposledni fadé
byla provedena ochrana dynamicky generovanych textovych vystupll pred gramatickymi

chybami tykajicich se sklonovani podstatnych jmen.

7.1. Ustfedni okno simulatoru a jeho komponenty

3 4 5 6
/ / /
Prostredi pro kvantitativni analyzu - Modelovani rekonstrukce obrazu pfi CT RTG fluoroskopii / / A = |
Studie Napovéda
7
1] g
10
90%/: v
12
10mmis ¥ Ram-Lak -
60 -
1 - Blpris v 1 3
11
17 14
16
Start simulace ‘9 Kontrastni Prostorové 1 5
1 | 1
2 17 18 19

Obrazek 20: Vzhled ustfedniho okna simulatoru, stav po zvoleni trasy intervencniho nastroje
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Bezprostfedné po spusténi programu se uzivateli zobrazi nasledujici podoba
ustiedniho okna (viz obrazek 20 resp. obrazek 21).

Zvolte Zvolte

Uhel 02, 1px trasy = 0.5mm : typ ) metu.d u
Hloubka 75% (384px, 192mm) simulace uprav jasu

=000~

ne Zpetn i: 1 2

13
11
~14

-16

o
e © 15

17 18 19

Obrazek 21: Vzhled usttedniho okna simulatoru (zvétSena Cast s polozkami nastavujicimi parametry simulace)

7.1.1. Komponenty souvisejici s prezentaci ziskanych obrazi

1. Centralni okno pro prezentaci snimku

Ihned po spusténi programu se zde nachazi pouze stru¢ny pokyn uzivateli, aby zvolil trasu
interven¢niho nastroje. Po jejim nastaveni bude obsluze programu v tomto okné znazornéna
jeji trajektorie (viz obrazek 20). Jakmile program dokonci vypocet ziskanych obrazi, budou

snimky prezentovany uzivateli rovnéz v tomto okn¢ (viz obrazek 26).

2. Posuvnik ur¢eny pro pohyb v souboru vypoctenych obrazi
Pomoci této komponenty |ze prochazet sérii ziskanych snimka (viz obrazek 26). Pfi zméné
polohy posuvniku je zobrazen snimek do centralniho okna a korespondujici informace do

panelu Zvoleny snimek. Stejnou funkci jako posuvnik zastava i rolovaci tlac¢itko mysi.
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7.1.2. Menu ustiredniho okna

3. Menu ustfedniho okna

Polozkdm menu ustfedniho okna bude vénovana podkapitola 7.4.
7.1.3. Polozky nastavujici parametry simulace - vyuzivajici modalni okna

4, Tlacitko Trasa intervencniho ndastroje

Kliknutim na toto tlaitko se uzivateli otevie modalni okno, ve kterém mu jSOu nabidnuty
mozné trasy interven¢niho nastroje (vViz obrazek 22). Kazdou volitelnou trasu charakterizuji
dva atributy — hloubka zasunu a uhel, pod kterym je zasun proveden. V zavislosti na uhlu je
rovnéz vypocten konverzni faktor pro pfevod mezi geometrickou vzdalenosti ve scén¢ a
vzdalenosti stiedii dvou pixelit ve snimku nalezicich trajektorii trasy intervencéniho nastroje.
Po zvoleni trasy jsou tyto klicové informace zobrazeny vedle tohoto tlacitka (viz obrazek 21)
a cela trasa je znazornéna v prostoru pro grafickou prezentaci. Tlac¢itko je mozné stisknout

opakované. V rdmci jedné studie musi byt trasa instrumentu stejna pro vSechny simulace.

Vybér trasy |_|_|_J':' S |

Vyberte prosim jednu z nabizenych tras intervencniho nastroje

Trasa 1
Ihel zagunu: 0°
1px trasy = 0.5mm
Hloubka zasunu: 75% (384px, 192mm)

Trasa 2
Uhel zasunu: 45°
1px trasy = 0.70fmm
Hloubka zasunu: 75% (384px, 272mm)

Trasa 3
Uhel zdsunu: 90°
1px trasy = 0.5mm
Hloubka zdsunu: 75% (384px, 192mm)

Trasa 4
Uhel zagunu: 0°
1px trasy = 0.5mm
Hloubka zdsunu: 37,5% (192px, 96mim)

Trasa 9
Uhel zasunu: 45°
1px trasy = 0.70fmm
Hloubka zasunu: 37,5% (192px, 136mm)

Trasa 6
Uhel zasunu: 90°
1px trasy = 0.5mm
Hloubka zdsunu: 37,5% (192px, 96mim)

Obrazek 22: Vzhled modalniho okna uréeného k vybéru trasy intervencniho nastroje

5. Tlagitko Typ simulace

Pomoci této polozky lze zvolit, zdali bude provedeno hodnoceni pomoci zasunu do prazdné
scény ¢i modelovani TSF (Time Spread Function). V piipadé volby rezimu TSF, bude
V prezentovanych snimcich znazorn€na trasa interven¢niho nastroje. Tlacitko je mozné

stisknout opakovang. V ramci jedné studie se mohou rezimy jednotlivych simulaci liSit.
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6. Tlagitko Post-processing jasu
Tato polozka nabizi obsluze programu volbu mezi metodami automatickych Uprav jasu

ziskavanych obrazii. Vybér metody probiha opét v samostatném okné (viz obrazek 23).

Tlac¢itko muze byt stisknuto opakované. V ramci jedné studie se mohou zvolené metody post-

processingu jasu pro jednotlivé simulace liSit. Dostupné metody jsou nésledujici:

Moznost Prostd normalizace snimkii — Tato volba zahrnuje prostou normalizaci
snimki. Pixelim s minimalni hodnotou jasu v puivodnim rekonstruovaném obraze
bude vupraveném snimku pfifazena velikost jasu 0. Naproti tomu pixelim

s maximalni hodnotou jasu bude nalezet hodnota 255.

Moznost Normalizace sektorii a snimkit s ,,rameckem® — Krom¢ prosté normalizace
snimkli bude provedena i normalizace sejmutych dat v ramci piislusného sektoru.
Typickym projevem normalizace sektorGi je snizeni jasu pixelt piislusejicich
interven¢nimu nastroji. Tato metoda pracuje s tzv. ,,rameckem®. Jedna se o omezeni
pfi hledani maximalni velikosti jasu v ptivodnim obraze; uvazovan je pouze 17. az

496. sloupec, resp. radek.

Volba Vyriznuti projekce pod uihlem zdsunu — Jsou provedeny stejné tpravy jako pfi
uplatnéni prvni metody S tim rozdilem, ze sejmuta data pfislusejici projekci potizené

pod stejnym thlem, jako je tthel zasunu nastroje, jsou vynulovana.

Volba Medidnovda normalizace snimkii — Nejprve je provedena prosta normalizace
sektori a snimkd bez vyuziti tzv. ,ramecku®. V dalSim kroku jsou snimky
normalizovany tim zplsobem, Ze rozsahu hodnot 0 aZ dvojnasobek medianu velikosti
jasu snimku jsou piidéleny hodnoty jasu 0 az 255. Transformacéni funkce této
normalizace je zobrazena na obrazku 24. Ackoliv je tato metoda nelinearni, ukazala se

jako mimoradné efektivni pii prezentaci fluoroskopického zkresleni.

Vybér metody post-processingu jasu | = ﬁ]

Vyberte prosim jednu z nabizenych metod post-processingu jasu

Prosta normalizace snimkii Vyfiznuti projekce pod dhlem zasunu

Bude provedena normalizace snimki.
Minimélnim hodnotam jasu bude pfifazena 0, Data projekce sejmuté pod dhlem,
maxinalnim velikostem pak hodnota 255, pod jakym je zasouvan intervenéni nastroj,
budou poté wnulovéna.

Normalizace sektorii a snimkii s "rameékem” Medianova normalizace snimkii

Hodnoty budou normalizovany vidy v rimei sektoru, Hejprve je provedena prosta normalizace sektord a snimkd
dale pak bude provedena normalizace celého bez wauziti "rimeéku”. Poté je provedena normalizace
snimku a pro hledani maximalni hodnoty snimki tak, Ze rozsahu hodnot 0 az dvojnasobek

bude uvaZovan jen 17. aZ 496. sloupec resp. fadek. medianu jasu snimku jsou pfidéleny hodnoty 0 a2 255,

Obrazek 23: Vzhled modalniho okna uré¢eného k vybéru metody post-processingu jasu

41



Vystupni hodnota jasu

] méa-d 2*r|i|9d | 1
Vstupni hodnota jasu

Obrazek 24: Transformacéni funkce medidnové normalizace

7.1.4. Polozky nastavujici parametry simulace — samostatné objekty

Podobné¢ jako trasa interven¢niho nastroje, jsou tyto polozky v ramci jedné studie neménné.

7. Rolovaci nabidka Rychlost rotace gantry
Pomoci této nabidky uzivatel zvoli rychlost rotace gantry. Na vybér ma z moznosti 90°, 135°,
180°, 225°, 270°, 360°, 450°, 540°, 720°, 900°, 1080° a 2160° za sekundu.

8. Rolovaci nabidka Rychlost zasunu nastroje
Zde ma obsluha programu mozZnost zvolit rychlost, jakou bude nastroj zasouvan do prazdné
scény, popt. jak rychle se bude pohybovat Diraciv impulz pfi modelovani TSF. K dispozici
jsou hodnoty 10, 15, 20, 30, 40, 50, 60, 75 a 100 mm/s.

9. Rolovaci nabidka Pocet projekci béhem 360° rotace

V této nabidce jsou zobrazeny volitelné pocty projekci, které budou sejmuty béhem 360°
rotace gantry. Obecné je k dispozici pocet 60, 90, 120, 150, 180, 240, 270, 300, 360, 420,
450, 480, 540, 600, 630, 660, 720, 840, 960, 1080, 1200 ¢i 1440 projekci. Konkrétni nabidka
je vzdy sestavena tak, aby jedna z projekci souboru byla sejmuta pod piesné stejnym thlem,

jako je uhel zasunu intervencniho nastroje.

10. Rolovaci nabidka Pocet sektorii na 360° rotaci

Pomoci této komponenty uzivatel voli pocet sektorii, do kterych budou rozdélovany sejmuté
projekce. Standardné jsou k dispozici moznosti 1, 2, 3, 4, 5, 6, 8, 9, 10, 12, 15, 16, 18, 20, 24,
27, 30 nebo 32 sektort. Aby vsak byla moznost urcitého poctu sektorii zobrazena v nabidce,
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musi byt pocet projekci béhem 360° rotace gantry délitelny praveé touto hodnotou piislusného

poctu sektoru.

11. Blok se souhrnnymi informacemi o nadchdzejici simulaci
V této Casti okna jsou uzivateli k dispozici urc¢ité informace o nadchazejici simulaci, které

jsou s kazdou zménou parametr simulace okamzité aktualizovany. Jedna se o:

e Pohyb intervencniho nastroje vuci rentgence (tj. veliCina, na které zavisi velikost
fluoroskopického zkresleni).

e Celkova doba intervence véetné ¢asu potfebného pro 360° rotaci gantry (celkova doba
intervence je jednim z kritérii hodnoceni procesu zobrazeni).

e Celkovy pocet sejmutych projekci béhem intervence.

e Dosazena frekvence prezentace obrazu (rovnéz jedno z kritérii hodnoceni PZ).

12. Rolovaci nabidka Typ filtru

V této nabidce uzivatel vybere, jaky typ filtru se vyuzije pii rekonstrukci obrazi. K dispozici
je Ram-Lakentiv a Shepp-Loganav filtr, poptipadé Ram-Lakentv filtr vahovany kosinovou
funkci ¢i Hammingovym nebo Hannovym oknem. MozZna je i varianta, kdy se nepouzije
zadny rekonstrukéni filtr a probéhne DBP (Direct BackProjection).

13. Rolovaci nabidka Vykon RJ

Umoznuje volbu vykonu rekonstrukéni jednotky ZS (360, 720 ¢i 1080 projekei za sekundu).
Pii jakékoliv zméné parametri simulace je ovéfeno, zdali nastavené parametry procesu
zobrazeni jsou v souladu se zvolenym vykonem RIJ. Jsou-li naroky vyssi nez dovoleny vykon,

je zobrazeno varovani v poli Informace o vykonu rekonstrukcni jednotky.

14. Textové pole Informace o vykonu rekonstrukcni jednotky
Zde je zobrazeno sdé€leni, zdali je ZS schopen provést nadchazejici simulaci (viz obrazek 25).

720 pr.is |

Obrazek 25: Panel Akvizicni a rekonstrukcni parametry zasttesujici samostatné objekty nastavujici simulaci
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7.1.5. Komponenty poskytujici informace o vysledcich simulace ¢i méreni

15. Panel Zvoleny snimek

V tomto panelu jsou uzivateli k dispozici informace o snimku aktudlné zobrazeném v prostoru
pro grafickou prezentaci (viz obrazek 26). Udaje jsou automaticky aktualizovany pfi interakci
obsluhy programu s posuvnikem ¢i po posuvu v sérii ziskanych obrazi pomoci rolovaciho
tlacitka mysi. Mezi zobrazované informace patii poradové Cislo snimku, ¢as pofizeni snimku,

aktualni hloubka zasunu néstroje a ¢islo posledniho vyuzitého sektoru.

=hLCT

2
n Prostredi pro kvantitativni analyzu - Modelovéni rekonstrukce obrazu pfi CT RTG fluoroskopii

Studie Napovéda

Uhel 452, 1px tr: = 0.707mm D Modelovini
Hloubka T 384px, 272mm) pomoci TSF

i fitr

Shepp-Lo... =

Cas intervence je 3.1667 sekundy
Momentalni hloubka je 190 mm

1. sektor, dhly od 0° do 59°

I —

Obrazek 26: Vzhled ustfedniho okna simulatoru, stav béhem prezentace ziskanych obrazt

16. Panel Namérené hodnoty

Zde jsou zobrazeny naméiené ¢i vypoétené hodnoty kriterialnich veli¢in (viz obrazek 27).
Jednd se o naméfenou hodnotu kontrastu mezi hrotem ndstroje a pokracujicim
Hounsfieldovym pruhem, velikost fluoroskopického zkresleni, frekvenci prezentace obrazu a
celkovou dobu trvani intervence. Tyto hodnoty jsou po zméfeni/vypocteni zobrazeny tucné.
Probiha-li dalsi simulace v ramci stejné studie (tj. po zmén¢ rezimu simulace ¢i metody post-

processingu jasu), starsi hodnoty jsou po jejim skonceni zobrazeny normalnim fezem pisma.

Mameéfeng hodnoty
Kantrastni ro w akall hraty nastroje [-];
ického zkresleni [mm]:

Frekvence prezentace obrazu [obris]:

cobia trvani intervence [=]

Obrazek 27: Vzhled panelu Namérené hodnoty
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7.1.6. Tlacditka Ustiedniho okna

17. Tlacitko Start simulace

Stiskem tohoto tlacitka je spustén vypocet obrazti ziskavanych béhem intervence. Kalkulace
je provedena na zdkladé zvolené trasy intervencniho nastroje, vybraného typu simulace,
zvolené metody upravy jasu a akvizi¢nich a rekonstruk¢nich parametri procesu zobrazeni. Po
ukonceni vypoctu je uzivateli umoznéno prochazet sérii ziskanych obrazii pomoci posuvniku
(viz obrazek 26) ¢i prostfednictvim rolovani mysi. Aby byla uzivateli zptistupnéna moznost
interakce s timto tlac¢itkem, musi byt zvolena trasa intervenc¢niho nastroje, rezim simulace a
metoda post-processingu jasu.

18. Tlacitko Kontrastni

Timto tlacitkem je spusténa aplikace pro méteni kontrastniho rozliSeni, jejimz vystupem je
hodnota kontrastu, ktera se zobrazi v panelu Namérené hodnoty. Interakce s touto polozkou je
umoznéna po skonceni simulace a zakazana po ptidani naméfenych hodnot z doty¢éné studie

do fronty pro export do tabulkového procesoru Microsoft Excel.

19. Tlagitko Prostorové

Pomoci tohoto tlacitka miize uzivatel spustit samostatnou aplikaci pro méfeni prostorového
rozliSeni, jejimz vystupem je velikost fluoroskopického zkresleni. Po jejim zméfeni je tato
hodnota zobrazena v panelu Namérené hodnoty. Uzivateli je tato polozka zptistupnéna ihned
po ukonceni simulace a dal$i interakce je znemoznéna po odeslani dat piislusné studie do

fronty pro export do programu Microsoft Excel.
7.2. Aplikace pro méreni kontrastniho rozliSeni

Bezprosttedné po skonceni simulace je uzivateli umoznéno meéteni kontrastniho
rozliSeni, tj. zjiSt€ni hodnoty kontrastu mezi hrotem intervencniho ndstroje a pokracujicim
Hounstieldovym pruhem.

K tomuto Gcelu je vyuZivana samostatna aplikace. Kontrastni rozliSeni je vzdy méfeno
Vv poslednim ziskaném snimku. Uzivatel nemusi tento snimek volit pomoci posuvniku,
aplikace pro méfeni kontrastniho rozliSeni pracuje s timto snimkem automaticky.

Aplikace se skladd z centrdlniho okna, ve kterém je zobrazeno okoli hrotu
interven¢niho nastroje (velikost 33x33 pixeld), pficemz samotny hrot je zndzornén ¢ervenou a
druhy z4ymovy pixel béZovou barvou. Ziskana hodnota je uzivateli zobrazena a pomoci
tlacitka Potvrdit mize aplikaci uzaviit a pokraovat v praci v ustfednim okné simulatoru.
Vzhled této aplikace je ilustrovan na obrazku 28. Navrhem optimalni realizace méfeni

kontrastniho rozliSeni se zabyva osma kapitola.
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Vysledek je 595

Potvrdit

Obrazek 28: Vzhled aplikace pro méteni kontrastniho rozliSeni

7.3. Aplikace pro méreni prostorového rozliseni

Bezprostfedné po spusténi aplikace pro méfeni prostorového rozliSeni se uzivateli
zobrazi jeji hlavni okno (viz obrazek 29). V okné je umisténo nékolik komponent, jejichz

vyznam a funkce si nyni osvétlime.
7.3.1. Centralni okno zobrazujici zvoleny snimek ¢i oblast zajmu (1.)

Do tohoto okna je bezprostfedné¢ po spusSténi aplikace nacten obraz zvoleny
Vv ustiednim okné simulatoru. V nasledujicim kroku vyznaci uzivatel ve snimku oblast zajmu
(viz obrazek 29), ktera je obratem zobrazena rovnéz do tohoto okna.

Nyni stoji pfed uZivatelem nelehky ukol ptfesné detekce hrotu fluoroskopického
zkresleni. Typicky provede prvotni oznaceni pixelu pomoci svého odhadu a svou volbu bude
dale korigovat pomoci levého tladitka mysi, Sipek na klavesnici nebo tlacitka Maximum
v kolmici. Obsluze programu jsou k dispozici informace zobrazené v pravé Casti hlavniho
okna (viz dale).
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i Y
n MéEfeni prostorového rozliseni == g e 2

Velikost fluoroskopického
Zkresleni [mm]

Puvodni velikost

Tahem mysi vyberte oblast zajmu

Obrazek 29: Vzhled aplikace pro méfeni prostorového rozliSeni, stav béhem vyznacovani ROI

Ve zvolené ROI je uzivateli rovnéz znazornéna trajektorie intervenéniho nastroje a
kolmice prochazejici oznacenym pixelem (viz obrazek 30). Pomoci tladitka Pivodni velikost

se mize uzivatel vratit k pivodnimu snimku a vyznacit novou ROI.
7.3.2. Ostatni komponenty aplikace

2. Textové pole informujici o jasu ve zvoleném pixelu
Tato polozka poskytuje informaci o hodnoté jasu ve zvoleném pixelu (viz obrazek 30). Pokud
uzivatel oznadi jiny pixel, dojde k automatické aktualizaci obsahu tohoto textového pole.

3. Textové pole informujici o velikosti fluoroskopického zkresleni

Zde je zobrazena hodnota vzdalenosti mezi oznaenym pixelem a trajektorii interven¢niho
nastroje (viz obrazek 30). Pfi oznaceni jiného pixelu, at’ uz pomoci tlac¢itka mysi, Sipek
klavesnice ¢i vyuzitim funkce Maximum v kolmici, je tato hodnota aktualizovana.

4. Panel Kontrast viic¢i pomocnym bodiim

V tomto panelu se nachdzeji dvé textovd pole, ve kterych jsou zobrazeny informace o
kontrastu ozna¢eného pixelu vici dvéma tzv. pomocnym bodim (viz obrazek 30). Jedna se o
dva sousedici pixely, které maji totoznou vzdalenost od intervenéniho nastroje. Text
v kazdém zpoli ma jinou barvu, kterd koresponduje sbarevnym znazornénim téchto

pomocnych bodi v centralnim okné.
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5. Tlacitko Puvodni velikost
Pomoci tohoto tlacitka se uzivatel vrati zpét a v centralnim okné bude opét zobrazen zvoleny

snimek. Obsluha programu poté typicky pokracuje vyzna¢enim odlisné ROL

6. Tlacitko Maximum v kolmici
Spusténim funkce pfifazené tomuto tlacitku oznaci program pixel s nejvySSim jasem ve
sloupci kolmém na trajektorii interven¢niho ndstroje a prochazejicim doposud oznacenym
pixelem. Nachazi-li se maximalni hodnota jasu ve vice sousedicich pixelech, je vybran
prostfedni bod. Pokud byl pocet takovychto pixeld sudy, je rozhodujici hodnota jasu pixelu
pfedchéazejiciho resp. nasledujiciho po skupiné pixelt se shodné¢ maximdalnim jasem. Pfi
vyS$$im zvoleném poctu projekci béhem 360° rotace gantry funguje tato funkce velmi
spolehlivé, nicméné pfi nizSim vyuzitém poctu projekci mize dojit k nalezeni maxima
v artefaktu vzniklém z nedostatecného poctu projekci.

Z vyse uvedenych diivodii by uZivatel nemél na tuto funkci bezvyhradné spoléhat a
mél by po jeji aplikaci poskytnuty vysledek zkontrolovat.

(" B
B Mefeni prostorového rozlizeni Eli‘g

Hodnota jasu (256 hladin)

255

Velikost fluoroskopického
2kresleni [mm]

15.5563

ciLim

Upravte zvoleny bod pomoci Sipek &i
pokragujte tlagitkem Potvrdit

Obrazek 30: Vzhled aplikace pro méteni prostorového rozliseni, stav s detekovanym hrotem fl. zkresleni

7. Tlacitko Potvrdit

Pomoci tohoto tlacitka je aplikace pro méfeni prostorového rozliSeni ukonCena a uZivatel
muze pokraovat v praci v ustiednim okné analytického simuldtoru. Vystupem aplikace je
hodnota velikosti fluoroskopického zkresleni. Neprovedl-li uzivatel méfeni (tj. ukonéil

aplikaci jeSté pied ozna¢enim néjakého pixelu), je na vystup poslana prazdna proménna.
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7.4. Menu ustredniho okna

7.4.1. Nadrazena polozka Studie

Polozka Smeérova analyza

Pomoci této komponenty je uZivateli zobrazen vyvoj korela¢niho koeficientu mezi
jednotlivymi ziskanymi snimky a modelem scény s pfislusSnou hloubkou zanofeni
interven¢niho nastroje (viz obrazek 31). Vyvoj korela¢niho koeficientu je zobrazen jak
v zavislosti na Case (kartézsky graf), tak v zavislosti na thlu vychylky gantry od vychozi
polohy (polarni graf; zde byla vyuZita externi funkce polargeo.m). Cervenou barvou jsou
vyznaceny hodnoty pro snimky, které byly ziskany béhem prvni 180° rotace gantry. Modra
barva odpovida snimkim =ziskanym béhem druhé 180° rotace gantry a zelend barva
reprezentuje snimky, které byly ziskdny pozdéji. Vyjimkou je posledni rotace gantry, jejimz
snimkiim pfislu§i barva fialovd. Sdaty lze pracovat pomoci vestavénych funkci

programového prostiedi. Velmi uzite¢ny je naptiklad export do souboru formatu EMF.

Figure 2: Smérova analyza = | o)
File Edit View Insert Tools Desktop Window Help k]

ddde | RO EA- S|0E =@

Korelace jednotlivych ziskanych obraz s modelem scény s piisludnou polohou instrumentu
038

Korelace jednotlivyich ziskanych obrazl s modelem scény s pfisludnou polohou instrumentu

Korelatni koeficient
o
=
L

180°

Uhel natoceni gantry

Snimek

Obrazek 31: Smérova analyza snimkt — zavislost kor. koef. na ¢ase (vlevo); na vychylce gantry (vpravo)

Polozka Export do XLS/Pridat do Fronty

Volbou této polozky jsou naméfené a vypoctené vysledky spolu s parametry procesu
zobrazeni odeslany do fronty pro export do programu MS Excel. UZivateli je tato komponenta
pfistupna po dokonceni simulace. Opétovné znemoznéni interakce nastava po odeslani dat do
fronty.
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Polozka Export do XLS/Dokoncit export

Tato volba umoziuje uzivateli dokoncit export dat z fronty a vytvofit tak soubor ve formatu
XLS. Polozka je uzivateli k dispozici po pfidani prvnich dat do fronty. Dokoncenim exportu
je formaln¢ dokoncen cely experiment a program je navracen do vychoziho stavu. Data jsou
exportovana do jednoho listu souboru XLS, pfi¢emz v prvnim sloupci se nachazeji popisky
jednotlivych kategorii a v kazdém dal§im sloupci se nachazeji data nalezejici pravé jedné

studii. Jednotlivé kategorie a ukazka exportovaného souboru jsou zndzornény na obrazku 32,

Schranka ™ Pismo F] Zarovnani P Cislo
122 - £ |
A B C D E F
1 |Cislo méfeni 1 2 3 4
2
3 Trasa nastroje: 6 6 6 6
4
5 Rychlost rotace gantry [°/s] 50 180 360 720
& Rychlost zdsunu nastroje [mm/s] 100 100 100 100
7 Potet projekci na 360° rotaci 1440 720 360 180
& Zvoleny potet sektord 24 12 6 3
9 Zvoleny typ filtru Ram-Lak Ram-Lak Ram-Lak Ram-Lak
10
11 Kontrastni rozlifeniv okoli hrotu 255 255 213 41
12 elikost fluoroskopického zkresleni [mm] 62,5 3 15 7
13 |Frekvence prezentace obrazu [1/s] 6 7] 6
14 Celkova doba trvani intervence [s] 5,333333 3 2 1.5
15
16 Pomér mezi kontrastem a fl. zkreslenim [1/mm] 408 B,225806 14,2 5,857143
17

Obrazek 32: Zobrazeni exportovanych dat v programu Microsoft Excel

Polozka Ulozit aktualni snimek
Pomoci této polozky mulze uzivatel exportovat vybrany snimek do souboru PNG ¢i BMP.
Nézev a umisténi souboru voli uZivatel pomoci dialogového okna, jehoZz vzhled zavisi na

uZitém operacnim systému.

Polozka Vytvorit video ze snimkii

Tato komponenta nabizi uzivateli moznost exportovat sérii ziskanych obrazii do souboru
videa AVI. Frekvenci prezentace obrazu vychazejici ze zvolenych parametri procesu
zobrazeni mize uzivatel snizit ve zvlastnim dialogovém okné (viz obrazek 33). Po nastaveni
frekvence zvoli uzivatel nazev a umisténi souboru. Souc¢asti exportovaného videa je i logo
FEKT a text informujici o zméné frekvence prezentace obrazu (pro tvorbu textu je vyuzivana
externi funkce text2im.m).
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rn Frekvence prezentace obrazu l = | Lﬂhl

Nastavte prosim poZzadovanou frekvenci
prezentace obrazu ve vysledném videu.

Soucasna frekvence je 6 obr/s

Ponechat stejnou frekvenci =

Vysledna frekvence bude 6 ohr/s

Obrazek 33: Vzhled dialogového okna tykajiciho se editace frekvence prezentace obrazu

Polozka Konec

Konec programu. Pfed ukoncenim probéhne kontrola, zdali uzivatel nezapomnél ulozit prave
naméfené hodnoty ¢i jestli neexistuji neexportovana data ve fronté. Detekuje-li program jeden
z uvedenych stavu, je uzivatel dotazan, zdali si skutecné pieje pokracovat (Viz obrazek 34).

B Nedokonéeny export [ = ﬂh]

Vysledky ulozené ve fronté
nebyly exportovany a
vypnutim programu budou
Ztraceny.

Chcete opravdu skoncit?

Obrazek 34: Vzhled dialogového okna ovéfujiciho pfani uzivatele ukonéit program

7.4.2. Nadrazena polozka Napovéda

Polozka Témata napovedy
Pomoci této komponenty mize uZivatel spustit elektronickou napovédu k programu.

Polozka O programu
Vybranim této komponenty ziskd uzivatel zékladni informace tykajici se analytického

simulatoru.
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7.5. Modelovy priklad prace s programem

Bezprostiedné po startu simulatoru je otevieno jeho ustfedni okno. Obsluha programu
vybere trasu intervenéniho néstroje pomoci tlacitka Trasa intervencniho ndstroje, nacez je mu
trasa znazornéna v centralnim okné.

Uzivatel pokracuje volbou rezimu simulace (tlacitko Typ simulace) resp. metody post-
processingu jasu (tlacitko Post-processing jasu). Nejprve bude zjistovat napiiklad velikost
fluoroskopického zkresleni, proto vybere modelovani TSF resp. medidnovou normalizaci
snimkl. Nyni uZivatel pokracuje volbou akvizi¢nich a rekonstrukénich parametrii procesu.
V nasem piipadé vybereme rychlost rotace gantry 360°/s, rychlost zdsunu néstroje 60 mm/s,
behem 360° rotace gantry bude sejmuto 360 projekci, které budou rozdéleny do 6 sektort,
k filtrované zpétné projekci budeme vyuzivat Ram-Lakentv filtr a vykon rekonstrukéni
jednotky zobrazovaciho systému bude 360 projekci za vtefinu.

Nyni je mozné spustit simulaci. Po jejim skonceni jsou ziskané snimky prezentovany
Vv centralnim okné a uzivatel mize sérii snimku libovolné prochézet bud’ pomoci posuvniku ¢i

prostfednictvim rolovaciho tlacitka mysi (viz obrazek 35).

-
B Prostiedi pro kvantitativni analyzu - Modelovéni rekonstrukce abrazu pfi €T RTG fluoroskopii =R

Napovéda

Smérové analyza

Export do XLS

UloZit aktualni snimek 7, Uhel 457, 1px trasy = 0.707mm Modelovini
Vytvofit video ze snimkd 7/ Hloubka 75% (384px, 272mm) pomoci TSF

Konec programu

Cas intervence je 2.5 sekundy
Momentalni hloubka je 250 mm

3. sektor, dhly od 120° do 179°

E—

Obrazek 35: Vzhled ustfedniho okna simulatoru, stav béhem prezentace ziskanych obraz

Protoze bude nejdiive provedeno méfeni velikosti fluoroskopického zkresleni, uzivatel
si vybere libovolny snimek a stiskne tlacitko Prostorové. Bude oteviena subaplikace pro
meéieni velikosti fluoroskopického zkresleni. Ve zvoleném snimku vyznaci obsluha programu
tahem mysi oblast zdjmu, kterda mu bude vzapéti zvétSena. Zde vyznaci pixel lezici ve stiedu

hrotu fluoroskopické vychylky. Sviij odhad muze dale korigovat pomoci Sipek na klavesnici
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¢i pomoci vestavéné poloautomatické funkce (tlacitko Maximum v kolmici). Jakmile bude
uzivatel s detekci hrotu spokojen, ukonci subaplikaci.

V tuto chvili si mize uzivatel ulozit vybrany snimek (Studie/Ulozit aktudlni snimek).

Nyni bude pfistoupeno k méteni kontrastniho rozliSeni. Obsluha programu zméni
rezim simulace na zasun do prazdné scény a vybere prostou normalizaci snimki jako metodu
post-processingu jasu. Opét provede simulaci a piistoupi k méfeni kontrastniho rozliSeni
pomoci tlacitka Kontrastni. V samostatném okné je ji znadzornéno okoli hrotu intervencniho
nastroje a rovnéz dojde k provedeni vypoctu hodnoty kontrastu mezi hrotem nastroje a
pokrac¢ujicim Hounsfieldovym pruhem. Uzivatel zavie okno tlac¢itkem Potvrdit.

V tuto chvili se uzivatel dostal do situace, kdy zna hodnoty vsech hodnoticich veli¢in
(zatimco velikost fluoroskopického zkresleni je zobrazena normélnim fezem pisma, hodnoty
ziskané v aktualni simulaci jsou zobrazeny tu¢né).

Nyni mize uZzivatel vytvofit video zobrazujici zasun nastroje do prazdné scény (menu
Studie/Vytvorit video ze snimkit). Pfed uloZenim souboru videa je uZivateli nabidnuto snizeni
frekvence prezentace obrazu ve videu.

Naméfené hodnoty miize uzivatel pridat do fronty pro export do programu Microsoft
Excel (menu Studie/Export do XLS/Pridat do fronty). Provedl-1i vétsi pocet studii (a v kazdé
probéhly dvé simulace, jedna pro vypocet kontrastniho rozliSeni a druhé pro zjisténi velikosti
fluoroskopického zkresleni), které posléze ulozil do fronty, mize dokonéenim exportu (menu
Studie/Export do XLS/Dokoncit) vytvorit soubor formatu XLS.

Dale pokracuje uzivatel praci v programu Microsoft Excel, kde typicky vytvafi
z namé&fenych hodnot pomérii kontrast/zkresleni grafy jejich zavislosti na volbé poctu projekei
¢i volbé poctu sektord.

Jednu z dalsich moznosti pfedstavuje podrobeni ziskanych snimkd smérové analyze
(menu Studie/Smérova analyza).

53



8. Stanoveni fixnich atributu simulaci

Realizovany analyticky simulator umoziuje provadét simulace S vyuzitim filtrované
zpétné projekce, pricemz uzivatel ma k dispozici celkem pét rekonstrukénich filtrti (Ize ale
také nevyuzit zadny a provést piimou zpétnou projekci).

Program déle nabizi uzivateli dva rezimy simulace — zasun do prazdné scény a
modelovani TSF. Nadto disponuje ¢tyfmi metodami post-processingu jasu: prostou
normalizaci snimki, normalizaci sektorti a snimki s ,,rameckem*, vyfiznutim projekce pod
uhlem zasunu a medidnovou normalizaci snimki. Volba téchto atributi vyrazné ovliviuje
vlastnosti ziskanych obrazi.

Z vyse popsané¢ho rozsahu moznosti vyplyva nutnost stanoveni neménnych atributt
pro jednotlivé typy simulaci, aby bylo zabranéno provadéni nekorektnich métfeni a zaroven
byla zjednodusena analyza ziskanych dat.

Program umoziiuje provadét v rdmci jedné studie rozdilné¢ simulace pro potieby
hodnoceni kontrastniho a prostorového rozliseni. Pfed samotnou analyzou procesu zobrazeni

proto vybereme optimalni atributy simulace pro kazdé z provadénych hodnoceni.
8.1. Optimalizace méreni prostorového rozliSeni

Nejprve se budeme vénovat problematice volby rezimu simulace a metody post-
processingu jasu pro potieby méfeni velikosti fluoroskopického zkresleni.

8.1.1. Popis experimentu

Z experimentu jsme piedem vyloucili tfeti metodu post-processingu jasu (vyfiznuti
projekce pod uhlem zasunu), protoze vliv vyfiznuti projekce na velikost fluoroskopického
zkresleni byl predpokladan zanedbatelny. Rovnéz moznost normalizace sektord a snimki
s ,,rameckem* byla vynechana, protoze by duplikovala prvni (prostd normalizace snimki)
resp. ¢tvrtou metodu (medianova normalizace snimkd zahrnujici prostou normalizaci sektortt).

Pro kazdé nastaveni akvizi¢nich a rekonstrukénich parametri tak bylo provedeno 16
simulaci (byla uvazovana kazda kombinace jednoho ze dvou rezimu simulace, jedné z dvou
metod post-processingu jasu a jednoho ze ¢tyt vybranych rekonstrukénich filtra).

V prvni fazi byly provedeny dvé sady méteni. Nastroj byl zasouvan rychlosti 100 resp.
75 milimetri za vtefinu. Tato cisla byla vybrana z toho divodu, Ze nejsou sama sebou
délitelna, ¢imz predchazime duplicité simulaci a snizujeme také pravdépodobnost vzniku
zaokrouhlovaci chyby v obou saddch méteni.

V kazdé sadé¢ byla provedena tfi méfeni. VyuZivali jsme zasunu zprava (tj. pod tthlem
90°) do hloubky 192 mm. Pozadovana frekvence prezentace obrazu byla 8 snimku za vtefinu
a vykon rekonstrukéni jednotky ZS byl stanoven na 240 projekci za vtetfinu. Gantry rotovalo
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rychlosti 180°, 360° a 720° za vtefinu. Vzdy byl zvolen takovy pocet sektort, aby byla
dodrzena frekvence prezentace obrazu. Pocet projekci béhem 360° rotace gantry byl vybran
S ohledem na limit vykonem rekonstruk¢ni jednotky ZS.

Prostorové rozliseni bylo méfeno ve hrotu druhé fluoroskopické vychylky v obraze po
sejmuti sektoru obsahujici projekci pod thlem 90° (viz obrazek 36). V oblasti okolo hrotu
fluoroskopického zkresleni (byl vybran sloupec s nejvysSimi hodnotami kontrastl vici
pixelim sousednich sloupcti kolmych na trasu interven¢niho nastroje) byl hledan pixel s

maximalni hodnotou jasu.

Obrazek 36: Mé&feni velikosti zkresleni bylo realizovano ve hrotu druhé vychylky; v tomto ptipadé byl
vyuzivan rezim modelovani TSF a byla provadéna medidnova normalizace snimkii

8.1.2. Metodika hodnoceni presnosti zobrazeni fluoroskopické vychylky

Rychlost rotace gantry byla volena 180°/s, 360°/s resp. 720°/s. Lze tedy fici, Ze
béhem prvniho meéfeni byla rychlost rotace gantry ¢tvrtinova, ve druhém polovicni a béhem
trettho meéfeni rotovalo gantry plnou rychlosti. Na zdkladé poznatki o vzniku
fluoroskopického zkresleni (podkapitola 3.5) vime, ze velikost vzniklého zkresleni by méla
byt plna v prvnim méfeni, poloviéni ve druhém a ¢tvrtinova ve tfetim provadéném meéienti.
V ramci jedné sady méfeni ziskdme tfi hodnoty, pficemz budeme srovnavat mezi sebou
vSechny jejich kombinace.

V rdmci jedné sady méieni srovnavame vzdy vys$i hodnotu s dvojnasobkem (resp.
Ctyfnasobkem) niz§i naméfené hodnoty. Od jejich rozdilu ode¢teme 0,5 mm (resp. 1 mm).
Tento krok provadime, abychom kompenzovali ndsobeni mozné zaokrouhlovaci chyby, ktera
je dana prostorovou diskretizaci scény. Pokud srovnavame napi. hodnotu 9,5 mm s vysledkem
méfeni mensiho fluoroskopického zkresleni, nulova odchylka mezi zkoumanymi hodnotami
bude v ptipadé, kdy se velikost tohoto fluoroskopického zkresleni rovna 4,5 nebo 5 mm.

Takto ziskdme odchylku mezi dvéma srovnadvanymi odchylkami. Celkové odchylka je
pak dana souétem vSech tii odchylek po jejich normalizaci.
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8.1.3. Dosazené vysledky

Provedli jsme tedy 16 sad méfeni s vySe popsanymi parametry pro rychlost zasunu
interven¢niho nastroje 100 mm/s (viz tabulka 1) resp. 75 mm/s (viz tabulka 2).

Tabulka 1: Namétené hodnoty a vypoétené celkové odchylky pro rychlost zasunu nastroje 100 mm/s

Zasun 100 mm/s
Rezim a metoda Rek. filtr A
Velikost fl. zkresleni [mm] Celkova
odchylka [mm]

Ram-Lak 30,50 15,00 7,50 0,00
Zasun do prazdné scény a Shepp-Logan 30,50 15,00 7,50 0,00
prosta normalizace Hann 30,00 15,00 7,50 0,00
Hamming 30,50 15,00 7,50 0,00
Ram-Lak 30,50 15,00 7,00 2,50
Zasun do prazdné scény a Shepp-Logan 30,50 14,50 7,00 2,50
medianova normalizace Hann 3050 14.50 7.00 250
Hamming 30,00 15,00 7,00 2,00
Ram-Lak 30,50 14,50 7,00 2,50
Modelovani TSF a Shepp-Logan 30,50 14,50 7,00 2,50
prosta normalizace Hann 30,00 14,50 7,00 1,50
Hamming 30,00 14,50 7,00 1,50
Ram-Lak 31,00 15,50 7,50 0,00
Modelovani TSF a Shepp—Logan 31,00 15,50 7,50 0,00
medianova normalizace Hann 31.00 15.00 750 0.50
Hamming 31,00 15,00 7,50 0,50

Jak miZeme vidét z naméfenych vysledkd, moznost vyuZziti medidnové normalizace
spolecné se zasunem do prazdné scény neni pfiliS vhodnad. Kromé vyssi celkové odchylky
piinasi tato metoda 1 snizeni jasu v oblasti fluoroskopického zkresleni (na Ukor zvySeni jasu
V nastroji resp. Hounsfieldové pruhu), ¢imZz dochazi k znesnadnéni samotné procedury
meéfeni. Rovnéz rezim TSF v kombinaci s prostou normalizaci se ukéazal jako nevhodny.

Nejlepsich vysledkti bylo dosazeno pti aplikaci zasunu do prédzdné scény a prosté
normalizace. Velmi ptiznivé hodnoty celkovych odchylek byly zaznamenany také pii vyuzZiti
kombinace modelovani TSF a medianové normalizace.

vvvvvv

nastaveni parametrti provedli dal$i méfeni se zasunem rychlosti 60 resp. 20 mm/s.
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Tabulka 2: Naméiené hodnoty a vypoctené celkové odchylky pro rychlost zasunu nastroje 75 mm/s

Zasun 75 mm/s
Rezim a metoda Rek. filtr 2
Velikost fl. zkresleni [mm] Celkova
odchylka [mm]

Ram-Lak 22,00 11,50 5,50 0,00
Zasun do prazdné scény a Shepp-Logan 21,50 11,50 5,50 0,00
prosta normalizace Hann 21,50 11,50 5,50 0,00
Hamming 21,50 11,50 5,50 0,00
Ram-Lak 22,00 11,50 5,50 0,00
Zasun do prazdné scény a Shepp-Logan 22,00 11,50 5,50 0,00
medianova normalizace Hann 2150 11.50 5,50 0.00
Hamming 21,50 11,50 5,50 0,00
Ram-Lak 22,00 11,00 5,00 2,00
Modelovani TSF a Shepp-Logan 22,00 11,00 5,00 2,00
prosta normalizace Hann 22,00 11,00 5,00 2,00
Hamming 22,00 11,00 5,00 2,00
Ram-Lak 23,50 11,50 5,50 0,50
Modelovani TSF a Shepp-Logan 23,50 11,50 5,50 0,50
medianova normalizace Hann 23100 11’00 5,50 0150
Hamming 23,00 11,00 5,50 0,50

V nasledujicich méfenich byl jiz volen pouze Ram-Lakendv rekonstrukéni filtr.
Dtivodem byla skute¢nost, ze ostatni dostupné typy filtri jsou z néj odvozeny a zaroven nebyl
v piedchozich experimentech prokdzan vyznamny vliv volby filtru na méfeni velikosti

fluoroskopického zkresleni.

Tabulka 3:Naméfené hodnoty a vypoétené celkové odchylky pro rychlosti zasunu nastroje 60 resp. 20 mm/s

Rychlost Velikost Celkova
Rezim a metoda zasunu Filtr fluoroskopického odchylka
[mm/s] zkresleni [mm] [mm)]
Zasun do prazdné scény | g5 | pa | ak | 18,00 | 9,00 | 4,50 0,00
a prosta normalizace
Modelovani TSF a 60 | Ram-Lak | 1850 | 9,00 | 4,50 0,00
medianova normalizace
Zdsun do prézdnésceny | 5o | gam | | 550 | 250 | - :
a prosta normalizace
Modelovani TSF a 20 | Ram-Lak | 6,00 | 3,00 | 1,50 0,00
medianova normalizace
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Na zéklad¢ vysledk navazujiciho méfeni (viz tabulka 3) mizeme prohlasit, Ze ob¢
vybrané kombinace reziml simulaci a metod post-processingu jasu piinesly velmi dobré
vysledky i pro experimenty s volbou rychlosti zasunu 60 mm/s. Problém ale nastal pti volbé
velmi nizké rychlosti zasunu nastroje, vV nasem ptipad¢ tedy 20 mm/s. Vzniklé fluoroskopické
zkresleni je jiz tak malé, Ze je metodou prosté normalizace snimkl témét nerozeznatelné.

Dalsi problém kombinace zasunu do prazdné scény a prosté normalizace snimka
ptredstavuje nizky psychosenzoricky vjem pfii prezentaci fluoroskopické vychylky a z toho
vyplyvajici nesndze pii jejim méfeni. Tento jev je zpusoben vysokym rozdilem mezi
hodnotami jasu intervencniho nastroje a fluoroskopické vychylky.

S ohledem na pifedchozi zavéry bylo rozhodnuto o vyuziti kombinace rezimu
modelovani TSF a medianové normalizace jako metody post-processingu jasu pro méieni

velikosti fluoroskopického zkresleni.
8.2. Optimalizace méreni kontrastniho rozliseni

Jak jiz bylo zminéno dfive, béhem zasunu ndastroje do prazdné scény se vytvari
hloubé&ji zasunut a zarovei se snizuje s vySSim poctem sejmutych projekci béhem 360° rotace
gantry. Ackoliv mirné zkresleni Hounsfieldovymi pruhy mize byt vyuZzito pro navigaci
I¢kate, vyssi zkresleni jiz vede k mimofadnému znesnadnéni celé intervencni procedury.
V ramci jedné studie je vzdy vyuZivana pravé jedna zvolend trasa interven¢niho néstroje, a
proto mizeme méefenim hodnoty kontrastu hrotu néstroje vii€i pokracujicimu Hounsfieldovu
pruhu urcit kontrastni rozliSeni ziskanych obrazd. Jedinou podminkou je sejmuti alespon
jedné projekce pod thlem rovnajicimu se thlu zadsunu interven¢niho nastroje.

Nalezeni vhodné metodiky vypoctu zminéné hodnoty kontrastu se vSak ukazalo jako
velmi komplikované.

8.2.1. Popis experimentu

Nasim cilem bylo nalezeni optimalni metodiky pro vypocet kontrastu mezi hrotem
nastroje a pokracujicim Hounsfieldovym pruhem. K tomuto Uc¢elu byl navrzen experiment,
ktery je mozné oznacit za nds prvni pokus o optimalizaci procesu fluroskopického zobrazeni.

Byla vybréana trasa intervencniho nastroje €. 1, tj. svisly zdsun do hloubky 192 mm.
Frekvence prezentace obrazu byla stanovena na 6 snimkl za vtefinu a nastroj byl zasouvan
rychlosti 60 mm/s. Vykon rekonstrukéni jednotky CT ZS byl stanoven na 360 projekci za
sekundu. Pro filtrovanou zpé&tnou projekci byl zvolen Ram-Lakentv filtr. S ohledem na tyto
pozadavky bylo vradmci tohoto experimentu provedeno 8 studii, jejichz akvizi¢ni a
rekonstrukéni parametry jsou zobrazeny v tabulce 4. V ramci kazdé studie byla taktéz
provedena simulace s vyuzitim modelovani TSF a medidnové normalizace snimki, pomoci
niz byla zmétena velikost fluoroskopického zkresleni (viz tabulka 4).
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Tabulka 4: Pfehled parametrii simulaci pro jednotlivé studie v¢etné naméfenych hodnot velikosti fl. zkresleni

— Frekvence Rychlost | Zvoleny | Pocet projekci | Velikost fl.
Poradi - o ; ,
studie prezentace rotace pocet na 360° rotaci | zkresleni

obrazu [obr./s] | gantry [°/s] | sektorl gantry [mm)]

1 6 90 24 1440 37,0

2 6 135 16 960 245

3 6 180 12 720 18,0

4 6 270 8 480 12,0

5 6 360 6 360 9,0

6 6 540 4 240 5,5

7 6 720 3 180 4,0

8 6 1080 2 120 2,5

Dale bylo v ramci kazdé studie provedeno méteni kontrastniho rozliSeni. K tomuto

ucelu jsme vyuzivali rozliéné metodiky vypoctu hodnoty kontrastu mezi hrotem intervenéniho

nastroje a pokracujicim Hounsfieldovym pruhem. Nyni se chronologicky podivame na

jednotlivé aplikované zpisoby vypoctu.

Nasim cilem je dosazeni stavu, kdy pomér mezi kontrastnim a prostorovym rozliSenim

bude reflektovat racionalitu volby parametrii fluoroskopického procesu zobrazeni. Jinymi

slovy fe€eno, nepfiznivé ohodnoceny by mély byt vysledky studii, kde je hrot néstroje od

Hounsfieldova pruhu pouhym okem k nerozeznani. Rovnéz ziskané obrazy s dostatenym

kontrastem v oblasti hrotu interven¢niho nastroje, ale s pfili§ velkym fluoroskopickym

zkreslenim, by mély byt v ramci naSeho srovnani penalizovany. Zopakujme, Ze kontrast je

méten v poslednim snimku studie.

8.2.2. Prvotni namét

Prvni experiment vyuzival nasledujiciho vztahu pro vypocet kontrastu [6]:

_ Li-L,

Li+Ly

(10)

Bod L; reprezentoval v tomto méfeni hrot interven¢niho nastroje, zatimco bod L,

predstavoval v naSem prvotnim experimentu prvni pixel pokracujiciho Hounsfieldova pruhu

(viz obrazek 37). Pii aplikaci vyse uvedeného vztahu (10) pro vypocet kontrastu jsme obdrzeli

nasledujici vysledky (viz tabulka 5).




Obrazek 37: Znazornéni zajmovych pixell pii vypoctu kontrastu pomoci vztahu (10)

Tabulka 5: Dosazené vysledky pii aplikaci vztahu pro vypocet kontrastu (10)

Cislo studie 1 2 3 4 5 6 7 8

Kontrast [ - ] 0,3986 | 0,2845 | 0,2141 | 0,1544 | 0,1200 | 0,0780 | 0,0645 | 0,0402

Fl. zkresleni [mm] 370 | 245 | 18,0 | 12,0 9,0 55 4,0 2,5

Kontrast/zkresleni

[mm'l] 0,0108 | 0,0116 | 0,0119 | 0,0129 | 0,0133 | 0,0142 | 0,0162 | 0,0161

Pocet sektort 24 16 12 8 6 4 3 2
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Obrazek 38: Zavislost poméru kontrast/zkresleni na pocétu sektorti pti aplikaci vztahu pro vypodet kontrastu (10)
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Zjisténé hodnoty poméru mezi kontrastnim rozliSenim a fluoroskopickym zkreslenim
jsme zobrazili v zavislosti na zvoleném poctu sektori v ptislusné studii (viz obrazek 38).

Nejptiznivejsich hodnot poméru mezi kontrastem a fluoroskopickym zkreslenim bylo
dosazeno pfi volbé velmi nizkého poctu projekci (120 resp. 180 projekci), coz je v rozporu
s klinickou praxi [1]. Také snimky poskytnuté vytvofenym analytickym simulatorem nenabizi
pii takto nizkém poctu projekei 1ékaii zietelnou informaci o pozici hrotu néstroje.

Srovname-li obrazy oblasti hrotli interven¢niho nastroje pii volbé jednotlivych poctt
projekcei (viz obrazek 39), miizeme prohlasit, zZe intervence by byla pfi zvoleni napt. 120 nebo
180 projekci neproveditelna. Na druhou stranu, volba 960 a 1440 projekci béhem 360° rotace

gantry poskytuje I¢kafi dostacujici a srovnatelné komfortni navigaci pti provadéni intervence.

120 180 240 360

480 720 960 1440

Obrazek 39: Srovnani obrazti oblasti hrotd nastroje (¢islo pod snimkem reprezentuje zvoleny pocet projekci)
pfi aplikaci prosté normalizaci snimki

Na zéklad¢ dosazenych vysledkti mizeme konstatovat, ze aplikace prostého rozdilu
hodnot jasu dvou z4jmovych pixelii normalizovaného jejich soué¢tem nereflektuje pii prosté
normalizaci snimku kvalitu poskytovanych snimku z hlediska proveditelnosti intervence.

Z tohoto divodu bylo pfistoupeno K hledani jiného univerzalniho zptsobu vypoctu
kontrastu.

8.2.3. Definice kontrastu jako poméru mezi hrotem a HP

Doposud jsme uvazovali hodnotu kontrastu jako rozdil mezi dvéma zajmovymi pixely
normalizovanou jejich souctem. V dalsim experimentu byla definovana hodnota kontrastu
jako pomér hrotu nastroje Ly vici prvnimu pixelu pokracujiciho Hounsfieldova pruhu L;:

K=— (11)

61



Vv

poctt projekci béhem 360° rotace gantry (viz obrazek 40). Z tohoto divodu bylo opét nutno
hledat jiny pfistup k hodnoceni kontrastu mezi hrotem nastroje a Hounsfieldovym pruhem.
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Obrazek 40: Zavislost poméru kontrast/zkresleni na poétu sektort pii aplikaci vztahu pro vypocet kontrastu (11)

8.2.4. Korekce veli¢in medianem jasu v ziskaném obraze

Pokud je zvySovan pocet sejmutych projekci, roste celkové kontrastni rozliSeni
v ziskaném obraze [6]. V dal§im experimentu jsme se rozhodli zahrnout toto celkové
kontrastni rozliSeni do vypoctu kontrastu mezi hrotem nastroje a pokracujicim
Hounsfieldovym pruhem. ProtoZe se jednalo o zdsun do prazdné scény, dosaZené celkové
kontrastni rozliSeni v obraze bylo definovano jako zaporna hodnota medianu jasu ve snimku.

Provedli jsme celkem tii experimenty, pro kazdy z nich byl kontrast mezi hrotem

nastroje a Hounsfieldovym pruhem definovan jinym zpiisobem:

Li—L
K — 1 med, (12)
Ly
2:Li{—L,—L
K — 1 2 med1 (13)
Ly
L{—L
K — 1 med. (14)
Ly=Lmed
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Ani jeden z téchto piistupt vSak nevedl k zavislosti, ktera by reflektovala skute¢nou
proveditelnost 1ékaiského zakroku (viz obrazek 41).
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Obrazek 41: Zavislost poméru kontrast/zkresleni na poctu sektort pii aplikaci vztaht
(12) (Cerveng), (13) (zelend) a (14) (modrie)

Pt1 analyze selhadni této metody bylo odhaleno, Ze veskeré snimky rekonstruované ze
120 az 720 projekci maji velmi podobnou, ne-li totoznou hodnotu medianu jasu. Z tohoto
diivodu neni mozné hodnotu medianu jasu celého obrazu vyuzit pro hodnoceni kontrastu mezi
hrotem interven¢niho nastroje a Hounsfieldovym pruhem.

Byla provedena i drobné korekce vypoctu medianu, kdy nebyly uvazovany hodnoty

jasu pixel piislusejicich intervenénimu nastroji ¢i HP. Vysledky byly obdobné.
8.2.5. Vyuziti deskriptivnich statistickych veli€in

Myslenka vytiznuti ¢asti snimku s pixely pftislusejicimi instrumentu a Hounsfieldovu
pruhu byla aplikovana i v dal$im experimentu, kdy jsme se snazili vyuzit deskriptivnich
statistickych veli¢in.

Nasim cilem bylo vyuziti smérodatné odchylky resp. entropie hodnot jasu v poslednim
ziskaném obraze studie jako kritéria hodnoceni celkového kontrastniho rozliseni.

Byla provedena dvé méteni. V prvnim ptipadé byly pro vypocet smérodatné odchylky
resp. entropie vyuzity vSechny body obrazu kromé sloupce, ktery byl tvofen pixely
ptislusejicimi nastroji ¢i Hounsfieldovu pruhu. V ramci druhého méteni pak byly vylouceny
vSechny pixely vzdalené od instrumentu resp. Hounsfieldova pruhu méné nez 3 pixely.
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Tabulka 6: Naméiené hodnoty smérodatné odchylky a entropie v poslednim ziskaném obraze jednotlivych studii

Cislo studie 1 2 3 4 5 6 7 8

Smérodatna odchylka

Y 2,59372,2052 | 1,9001| 2,140 |2,36662,7796 |3,0295 3,2
(bez nastroje/HP) 5937 | 2,2052| 1,900 0 |2,36662,7796 | 3,0295| 3,2383

Entropie

(bez nastroje/HP) 0,5066 | 0,7200|0,9232|1,53791,2514|1,3160|1,3272 | 1,5062

Smérodatna odchylka

(bez nastroje/HP+okoli) 0,4041|0,5834|0,8447|1,0872|1,0208 | 0,9380| 0,8948 | 0,8859

Entropie

. . . ,387010,6261|0,8446|1,4645|1,1 1,2301(1,2382|1,422
(bez nastroje/HP+okoli) 0,3870|0,6261|0,8446 | 1,4645|1,1690 | 1,230 38 6

Pocet sektoru 24 16 12 8 6 4 3 2

Jak lze vidét z naméfenych vysledka (tabulka 6), ani jedna z téchto deskriptivnich
statistickych veli¢in nemiZe reprezentovat kontrastni rozliSeni v ziskaném obraze. Diivodem

je nemonotonnost vSech kiivek zavislosti jednotlivych veli¢in na zvoleném poctu sektora.
8.2.6. Vyuziti medianové normalizace snimku

Po piedchozich neuspéSich jsme se rozhodli provést simulace s aplikaci nelinedrni
metody post-processingu jasu i pro hodnoceni kontrastniho rozliSeni.

Volbou metody medidanové normalizace snimkii dochazi k medianové normalizaci
ziskanych snimkd, pfi¢emz bezprostiedné po akvizici je navic provedena normalizace
sejmutych sektorl — tj. obrazova data rekonstruovana z projekci ptislusejicich danému sektoru
jsou podrobena prosté normalizaci.

V disledku vySe popsanych algoritmii vznikd bezprostiedné za intervencnim
nastrojem, zejména pii vyuziti vyS$siho poctu projekci, prostor s velmi sniZenou hodnotou
jasu. Z tohoto divodu jsme nuceni pro méfeni kontrastniho rozliSeni vyuzit jiné definice
zajmovych pixeli.

Bod L; je reprezentovan stejné jako v piedeslych experimentech hrotem intervenc¢niho
nastroje, avSak bod L, odpovida tretimu pixelu Hounsfieldova pruhu. Znazornéni z4jmovych
pixelt je zobrazeno na obrazku 42.

Uprav doznal i ptivodni vztah pro vypodet kontrastu (10), nyni budeme uvaZovat

pouze prosty rozdil jasu dvou pixelt:

K = Ll - Lz. (15)
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Obrazek 42: Znézornéni z4jmovych pixeld pii vypoctu kontrastu pomoci vztahu (15) a medianové normalizace

Byl proveden experiment stotoznymi akvizicnimi a rekonstrukénimi parametry
procesu zobrazeni jako v predeslych pfipadech. Odlisnost spoc¢ivala pouze ve volbé jiné
metody post-processingu jasu a pozménéném zpusobu vypoctu kontrastu. Vysledky jsou
dokumentovany na obrazku 43 resp. v tabulce 7.
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Obrazek 43: Zavislost poméru kontrast/zkresleni na poétu sektort pii aplikaci vztahu pro vypocet kontrastu (15)
a medianové normalizace jako metody post-processingu jasu

Nejptiznivejsich hodnot poméru mezi kontrastem a fluoroskopickym zkreslenim bylo
dosazeno pii volb¢ 360 resp. 480 projekei. Ackoliv se v klinické praxi vyuziva hodnot jesté
vysSich, 1ze konstatovat, Ze naméfené hodnoty pomérid mezi kontrastem a fluoroskopickym
zkreslenim reflektuji jak kvalitu poskytovanych snimku z hlediska proveditelnosti intervence,
tak ohleduplnost k pacientovi a personalu tykajici se absorpce ionizujiciho zateni.
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Tabulka 7: DosazZené vysledky pfi aplikaci vztahu pro vypocet kontrastu (15) a medidnové normalizace

Cislo studie 1 2 3 4 5 6 7 8

Kontrast [ - ] 213 205 184 143 109 47 0 0

Fl. zkresleni [mm] 370 | 245 | 18,0 | 12,0 9,0 55 4,0 2,5

Kontrast/zkresleni

[mm'l] 5,7568 | 8,3673 |10,2222(11,9167(12,1111| 8,5455 0 0
Pocet sektort 24 16 12 8 6 4 3 2
Pocet projekci 1440 960 720 480 360 240 180 120

Naméfené hodnoty kontrastu resp. vypocétené poméry kontrastu vaci velikosti
fluoroskopického zkresleni pfi aplikaci medianové normalizace dosahuji maxima pfi poctu
projekci, ktery ptiblizn€ odpovida hodnotdm uplatiiovanym Vv soucasné klinické praxi.

Tato metoda byla tedy nasledné zvolena jako optimalni pfistup k mefeni kontrastniho
rozliSeni. Béhem experimentl tykajicich se optimalizace fluoroskopického procesu zobrazeni
(viz kapitola 10), vSak byl odhalen jeji zasadni nedostatek, ktery znemoznil jeji dalsi vyuZziti.

Problém této metody spocivé v provadéni normalizace jednotlivych sektori. Piispévky
vSech projekcei, které nalezi do sektoru obsahujiciho projekci sejmutou pod uhlem zasunu
interven¢niho nastroje, jsou nékolikanasobné zvysSeny. Dusledkem pak je zavislost
kontrastniho rozliSeni nejen na volb& poctu sektord, ale také na intervalu projekei, které
jednotlivym sektorum ptislusi (tj. zdali napf. pii vyuziti tii sektord je prvni sektor definovan
jako soubor projekci sejmutych pod uhly 0° az 120°, ¢i 30° az 150°).

Uvazovanou kompenzaci tohoto nedostatku piedstavovalo opakované provadéni
simulaci pro vSechny mozné konfigurace rozsahu projekci jednotlivych sektorti. Toto feSeni

by vSak zvysilo Cas potfebny pro simulaci fadové na desetindsobky ptivodni doby.
8.2.7. Algebraicka uprava rozdilu zajmovych pixelt

S ohledem na ptedchozi neuspéchy bylo rozhodnuto o algebraické tpravé prvniho
aplikovaného vztahu pro vypocet kontrastu (10).

Rozdil dvou zdjmovych pixeld byl doplnén zapornou konstantou, ktera reflektuje
proveditelnost intervence. Jedna se o opacné Cislo k minimalnimu rozdilu jasu mezi hrotem
nastroje a pokraCujicim Hounsfieldovym pruhem, ktery je potfebny k rozeznani hrotu
instrumentu v obraze pouhym okem. Této konstanté byla empiricky pfifazena hodnota -32, tj.
jedna osmina rozsahu hodnot jasu v obraze. Vypoc¢tena hodnota kontrastu nesmi byt zaporna.
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Rovnéz bylo rozhodnuto o reprezentaci jasu hrotu nastroje primérem hodnot
nalezicich poslednim dvéma pixelim instrumentu. Definice hodnoty jasu pokracujiciho
Hounsfieldova pruhu je obdobna — jedna se o priumér jasu prvnich dvou pixelit Hounsfieldova
pruhu. Divodem této Upravy je neostry piechod jasu mezi intervenénim nastrojem a

pokracujicim HP. V dalSim experimentu tak bude hodnota kontrastu definovana nasledovné:

Ligp+ Lip B Loy + Lyp
2 2

K = max( — 32; 0), (16)

kde Lia, Lig, Loa, Log jsou pixely dle schématu na obrazku 44.

Obrazek 44: Znazornéni zdjmovych pixeld pfi vypoctu kontrastu pomoci vztahu (16)

Byl proveden experiment stotoznymi akvizi¢nimi a rekonstrukénimi parametry
procesu zobrazeni jako v predeslych v ptipadech. Pro vypocet kontrastu byl zvolen vztah (16).

Vysledky jsou dokumentovany na obrazku 45 resp. v tabulce 8.
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Obrazek 45: Zavislost poméru kontrast/zkresleni na poctu sektort pii aplikaci vztahu pro vypocet kontrastu (16)
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Tabulka 8: Dosazené vysledky pii aplikaci vztahu pro vypocet kontrastu (16)

Cislo studie

Kontrast [ - ] 1205 | 975 | 735 50 34,5 16

Fl. zkresleni [mm] 370 | 245 | 18,0 | 12,0 9,0 55 4,0 2,5

3,8333 | 2,9091 | 1,6250 0

Kontrastizkresleni | ; ,cq0 | 5 9796 | 4.0833 | 4,1667

[mm™]
Pocet sektort 24 16 12 8 6 4 3 2
Pocet projekci 1440 960 720 480 360 240 180 120

v

Nejpriznivejsi hodnoty poméru mezi kontrastem a fluoroskopickym zkreslenim bylo
dosazeno pfi volbé 480 projekci. Ackoliv se v klinické praxi vyuziva hodnot jesté vysSsich, lze

povazovat naméfené hodnoty pomérti za uspokojivé.
Prestoze tato metoda obsahuje empiricky stanovenou konstantu, jeji vysledky velmi

dobfe reflektuji pozadavky intervenujiciho 1ékate pii indikaci rezimu CT fluoroskopie.
Z tohoto divodu budeme pfi optimalizaci procesu zobrazeni vyuzivat béhem
kombinaci zasunu do prazdné scény a prosté

hodnoceni kontrastniho rozliSeni
normalizace snimkii s metodou vypoctu kontrastu podle vztahu (16).
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9. Vliv parametru procesu zobrazeni

Tato kapitola bude vénovéana analyze vlivu akvizi¢nich a rekonstrukénich parametrii
fluoroskopického procesu zobrazeni na vlastnosti ziskanych obraza.

V této ¢asti prace budeme navazovat na poznatky, které byly ziskany béhem
zpracovani bakalaiské prace a jsou dokumentovany v kapitolach 3.5 a 3.6. Je nutno ptiznat, ze
nékteré domnénky vyslovené v bakaldiské praci se ukdzaly jako chybné. Tyto nepiesnosti
jsou jiz v kapitolach 3.5 a 3.6 opraveny a Vv nasledujicich podkapitolach pak bude vénovan
prostor objasnéni jejich pficin.[2]

Veskeré hodnoceni vlivu jednotlivych parametrii procesu fluoroskopického zobrazeni

bude probihat ve vytvofeném analytickém simulétoru.
9.1. VIliv hloubky zasunu intervenéniho nastroje

V klinické praxi je hloubka zasunu nastroje determinovana vylucné topologii oblasti
z4jmu a lokalizaci intervenované 1éze. Z hlediska rekonstrukce obrazu se vSak jedné o jeden
z parametru fluoroskopického procesu zobrazeni ovliviiyjicich vlastnosti vyslednych obrazi.

Hloubka zdsunu néstroje ptimo ovliviiuje miru projevu artefaktu Hounsfieldova pruhu.
Cim hloubgji néstroj zasuneme, tim bude pii konstantnim nastaveni ostatnich parametrt
artefakt Hounsfieldova pruhu zietelng;si.

Pro kvantitativni hodnoceni artefaktu Hounsfieldova pruhu vyuzivame v souladu
S poznatky ziskanymi v pfedchozi kapitole kombinaci zdsunu nastroje do prazdné scény a
prosté normalizace snimkd.

Byl proveden experiment srovnavajici hodnoty kontrastu pii rtznych hloubkach
zasunu interven¢niho nastroje. Pro vypocet kontrastu byl vyuzit vztah (16), empirické
konstanté vS§ak byla namisto hodnoty -32 ptifazeno ¢islo 0.

Fixni parametry experimentu: trasa 3 (zasun zprava do hloubky 192 mm) resp. 6
(zasun zprava do hloubky 96 mm), rezim zisunu nastroje do prazdné scény, prosta
normalizace snimkl, frekvence prezentace obrazu 6 obr./s, zasun nastroje rychlosti 60 mm/s,
vyuziti Ram-Lakenova rekonstruk¢niho filtru, vykon rekonstrukéni jednotky ZS 360 proj./s.

Rychlost rotace gantry, pocet projekci a pocet sektori byl volen tak, aby byl
respektovan jak vykon RJ CT ZS, tak pozadovana frekvence prezentace obrazu.

Jak mizeme vidét z namétenych vysledka (viz tabulka 9), pfi volbé velmi nizkého
poctu projekci je podil mezi dosazenymi hodnotami kontrastu téméf dvojnasobny (120
projekei; kontrast 25 pfi hloubce 192 mm; kontrast 46 pti hloubce 96 mm).

Tento podil se se vzrlstajicim poctem projekci snizuje. Experiment tak potvrdil
ptedpoklad, Ze pii nekonecné prostorové i thlové vzorkovaci frekvenci by zadny artefakt
Hounstfieldova pruhu neexistoval a kontrast by nabyval v obou ptipadech stejnych hodnot.
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Tabulka 9: Naméfené hodnoty kontrastu pii volbé hloubky 192 resp. 96 mm

Cislo studie 1 2 3 4 5 6 7 8

Rychlost rotace

o 1080 720 540 360 270 180 135 90
gantry [°/s]

Pocet sektort 2 3 4 6 8 12 16 24

Pocet projekci 120 180 240 360 480 720 960 1440

Kontrast pri volbé
hloubky 192 mm

Kontrast pri volbé
hloubky 96 mm

24 38 47 66 81 103 130 152

46 65 80 107 119 137 143 153

Pro ilustraci demonstrujme rozdil v kontrastu mezi hrotem nastroje a pokracujicim

Hounsfieldovym pruhem na ziskanych obrazech studie 1 (viz obrazek 46).

a b

Obrazek 46: Srovnani obrazi ziskanych v ramci studie 1: volba hloubky 192 mm (a; kontrast 24)
resp. 96 mm (b; kontrast 46)

9.2. Vliv sméru zasunu intervenéniho nastroje

Korektni kvantitativni analyza ziskanych obrazi vyzaduje, aby jedna z projekci byla
sejmuta pod thlem zasunu interven¢niho néstroje.

Smér zasunu rovnéz ovliviiuje sumaci paprskovych primétt na jednotlivych pixelech,
¢imZ se velmi vyrazn€ podili na vlastnostech ziskavanych obrazli. Z tohoto divodu je
vyzadovano, aby vramci jedné studie byla pro vSechny simulace vyuzita stejna trasa

interven¢niho néstroje.
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Realizovany simulator umoziiuje mj. smérovou analyzu ziskanych snimki. Jedna se o
zobrazeni zavislosti korela¢niho koeficientu (mezi jednotlivymi ziskanymi obrazy a modelem
scény s nastrojem zanofenym do odpovidajicich hloubek) na ¢ase resp. uhlu vychylky gantry
od vychozi polohy. Obdobna funkce byla pivodné¢ implementovana jiz v bakalaiské praci, a
proto mizeme navazat na diive nabyté poznatky [2].

Byla provedena simulace s nasledujicimi parametry: trasa 3 (zasun zprava do hloubky
192 mm), rezim z4sunu ndstroje do prazdné scény, medianova normalizace snimku, frekvence
prezentace obrazu 10 obr./s, zasun nastroje rychlosti 20 mm/s, vyuziti Ram-Lakenova filtru,
rychlost rotace gantry 360°s, 360 projekci sejmutych béhem 1 rotace gantry, 10
disponibilnich sektort. Poté jsme spustili smérovou analyzu a ulozili graf vyvoje korela¢niho
koeficientu v zavislosti na ¢ase (kartézska soustava soutadnic; Vviz obrazek 47) resp. na thlu

vychylky gantry od vychozi polohy (polarni soustava soufadnic; viz obrazek 48).

Korelace jednotlivych ziskanych obrazti s modelem scény s pfislusnou polohou instrumentu
0.8 T T T T T

05— -

0.4 -

Korelaéni koeficient

03 -
M
[

02~/ -

0.1 -

0 [ [ L L L
0 20 40 60 80 100 120
Snimek

Obrazek 47: Zavislost korelacniho koeficientu na Case (resp. na ziskaném snimku)

Miuzeme vidét, Ze korelacni koeficient obecné stoupa a dosahuje maximalnich hodnot
pii dosazeni fluorografického charakteru rekonstrukce po ukonceni zasunu. V prubéhu vyvoje
korela¢niho koeficientu Ize nicméné pozorovat vyskyt lokalnich maxim resp. lokalnich
minim. Pro objasnéni ptvodu téchto nemonoténnosti vyuzijeme poznatky o vlivu vztahu
momentalni pozice rentgenky a trajektorie nastroje na okamzitou velikost fluoroskopického
zkresleni.

Pokud je smér Sifeni ionizujiciho zafeni v daném okamZziku rovnobéZny s trajektorii
intervenéniho nastroje, fluoroskopické zkresleni dosahuje obecné nejmensi velikosti, coZ se
projevuje lokalnim maximem ve funkci (viz obrazek 47). V nasem piipad¢ tato situace
nastava po dokonceni napft. 3. sektoru, protoze mu piislusi mj. i projekce sejmuta pod uhlem

zéasunu nastroje (90°).
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Lokalni minimum se objevuje ve chvilich, kdy je smér Sifeni ionizujiciho zafeni
kolmy na trajektorii nastroje. V naSem piipad¢ tedy naptiklad po dokonceni 6. sektoru, ktery
zahrnuje 1 projekci, ktera byla sejmuta pod uhlem 180°. Situaci velmi dobfe ilustruje zavislost

korela¢niho koeficientu na tihlu vychylky gantry od vychozi polohy (viz obrazek 48).

Korelace jednotliwych ziskanych obrazt s modelem scény s pfislu$nou polohou instrumentu
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270°
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Obrazek 48: Zavislost korela¢niho koeficientu na thlu vychylky gantry od vychozi polohy

Drobné odchylky od popisované situace mohou nastat v ptipadech, kdy pfirtstek
korela¢niho koeficientu vyplyvajici z hloub&ji zasunutého nastroje je vyS$i nez deficit
zpiisobeny fluoroskopickym zkreslenim.

Frekvence oscilace mezi lokalnimi minimy a maximy je pfimo imérna rychlosti rotace
gantry. V bakalafské praci bylo uvedeno, Ze frekvence zavisi taktéz na rychlosti zasunu
intervenniho ndstroje, tato domnénka vSak byla béhem experimentii provadénych
Vv analytickém simulatoru vyvracena. Amplituda takto definované oscilace zavisi nepiimo
umérné na rychlosti rotace gantry resp. pfimo imérné na rychlosti zasunu instrumentu.

Amplituda oscilaci se se vzristajicim zanofenim interven¢niho néstroje snizuje.
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9.3. Vliv volby poétu projekci béhem 360° rotace gantry

Jak jiz bylo zminéno v diivéjsich ¢astech této prace, volba poctu projekci ovliviiuje
kontrast mezi hrotem intervencniho nastroje a pokracujicim Hounsfieldovym pruhem. Tuto
skute¢nost lze demonstrovat na naméfenych datech z podkapitoly Viiv hloubky zdsunu
intervencniho nastroje. Snimek potizeny béhem simulace vyuzivajici vyssiho poctu projekci

disponuje vyssi hodnotou kontrastu mezi hrotem nastroje a HP (viz obrazek 49).

a b

Obrazek 49: Snimky ziskané pti volb& hloubky 192 mm: 120 projekei (a; kontrast 24)
resp. 1440 projekei (b; kontrast 152)

Volba poctu projekci ma samoziejmé dominantni vliv na kontrastni a prostorové
rozliSeni celého snimku (typicky se jedna o zobrazeni jednotlivych tkanovych struktur) [2][6].

Ptipomenime, Ze volba poctu projekci je omezena kapacitou rekonstrukéni jednotky
zobrazovaciho systému. Chceme-li tento pocet n-krat zvysit, musime zvolit n-krat vyssi pocet
sektori a n-krat zpomalit rychlost rotace gantry (za ptedpokladu zachovani konstantni
frekvence prezentace obrazu).

U skutecného ZS ovliviiuje zvoleny pocet projekci také davku rtg zateni (uvazujeme-li
stejné ozafeni detektort a tim 1 dosaZeny pomér SNR v projekci). Protoze v této problematice
hraji roli i dalsi faktory (napf. mechanické parametry ¢i pacientsky protokol), vliv volby poctu
projekci na absorbovanou davku jsme v ramci této prace neuvazovali.[6]

Pro korektni kvantitativni hodnoceni vlivu poctu projekci je nutné, aby jedna
z projekcei byla sejmuta pod tthlem zasunu nastroje. Vliv této projekce na ziskany obraz Ize
efektivné demonstrovat experimentem, ve kterém hodnoty paprskovych priméta
prislusejicich této projekci (a také kni projekci periodické) vynulujeme. Mizeme pak
pozorovat odstranéni artefaktu Hounsfieldova pruhu, ale zéarovenn také vyrazné snizeni
kontrastniho a prostorového rozliSeni v okoli celého interven¢niho nastroje (viz obrazek 50b)

ve srovnani s obrazem, kde byla tato projekce ponechana (viz obrazek 50a).

73



Obrazek 50: Srovnani vytezi obrazii rekonstruovanych ze souboru projekei, kde byla projekce sejmuta pod
uhlem zasunu nastroje a K ni periodicka projekce ponechéna (a) resp. nulovana (b); parametry PZ: trasa 3 (zasun
zprava do hloubky 192 mm), prosta normalizace snimkd, frekvence prezentace obrazu 6 obr./s, rychlost zasunu

60mm/s, vyuziti Ram-Lakenova filtru, rychlost rotace gantry 360°/s, 360 projekci/rotace, 6 sektort

9.4. Vliv volby rekonstrukéniho filtru

Volba typu rekonstrukéniho filtru (pfipadné jeho uplné vynechani — DBP) ovliviiuje
vlastnosti ziskaného obrazu nezavisle na ostatnich akvizi¢nich a rekonstrukénich parametrech.
V ramci naSich experimentll jsme vzdy vyuzivali Ram-Lakeniv filtr, abychom piedesli
nejednotnosti a moznym odchylkam v méfeni zejména velikosti fluoroskopického zkresleni.

Pomoci vytvofeného analytického simuldtoru je samoziejmé¢ mozné vliv volby
rekonstrukéniho filtru demonstrovat. Srovnejme proto dva rekonstruované obrazy
interven¢niho ndastroje. Pfi prvni studii byl vyuzivan Ram-Lakentv filtr, béhem druhé pak

byla provedena piima zpétna projekce (viz obrazek 51).

_—
_—

b

Obrazek 51: Srovnani vyfezii obrazl rekonstruovanych ze souboru projekci, kde byl jako rekonstrukéni filtr
vyuzit Ram-Lakentv filtr (a) resp. byla provedena pfima zpétna projekce (b); parametry PZ: trasa 3 (zasun
zprava do hloubky 192 mm), prosta normalizace snimki, frekvence prezentace obrazu 6 obr./s,rychlost zasunu
60mm/s, rychlost rotace gantry 360°/s, 360 projekci/rotace, 6 sektord

9.5. Vliv volby poctu sektort

Podle soucasné metodiky hodnoceni fluoroskopického procesu zobrazeni je velikost
fluoroskopického zkresleni definovana jako vzdalenost hrotu fluoroskopické vychylky od
trajektorie intervencniho nastroje.

V bakaléaiské praci byla velikost zkresleni definovana jako suma vzdalenosti
rekonstruovaného bodu hrotu nastroje od jeho skute¢né polohy. Na vysledné hodnoté této
velikosti se podle tehdejsi definice podilely dvé slozky: hloubkové zkresleni a stranové
zkresleni. Volbé poctu sektort byl pak pfisuzovan vliv na charakter tohoto zkresleni, tj. zdali

bude dominantni slozka hloubkového, ¢i stranového zkresleni.[2]
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Béhem prace na diplomnim projektu se vSak tento nahled na fluoroskopické zkresleni
ukézal jako nespravny. Pfevaha hloubkového ¢i stranového zkresleni na zéklad€ volby poctu
sektorit byla totiz zplsobena nekorektnim algoritmem simulace akvizice obrazovych dat.
Scéna byla povazovéna pro vSechny projekce daného sektoru jako stacionérni, coz vedlo pfi
volbé niz§itho poctu sektorli k sumaci vyhradné na trase intervencniho ndastroje. Ve
vytvofeném analytickém simulatoru je provadén vypocet scény zvlast pro kazdou projekei, a
proto miizeme pozorovat nezavislost charakteru fluoroskopického zkresleni na zvoleném

poctu sektort (viz obrazek 52). Jediny rozdil spoc¢iva v odlisné frekvenci prezentace obrazu.

a b

Obrazek 52: Srovnani obrazti rekonstruovanych ze souboru projekci, které byly rozdélovany do 10 sektort (a)
resp. do 2 sektori (b); parametry PZ:trasa 2 (pohyb shora zprava do hloubky 272 mm), modelovani TSF,
medidnova normalizace snimku, rychlost zasunu 60mm/s, rychlost rotace gantry 360°/s, 360 projekci/rotace,
frekvence prezentace obrazu 10 obr./s (a) resp. 2 obr./s (b)

Volba poctu sektort figuruje tedy spise jako prostiednik v diive predstaveném vztahu
mezi kontrastnim a prostorovym rozliSeni ziskaného obrazu. Zopakujme tedy, Ze n-nasobné
zvySeni poctu sektoril pfi soucasném n-ndsobném sniZeni rychlosti rotace gantry umoziuje
sejmuti n-nasobné vyssiho poctu projekei pii zachovani konstantni frekvence prezentace
obrazu a narokl na vykon rekonstrukéni jednotky zobrazovaciho systému.

Byl proveden experiment prokazujici vySe popsany vztah jednotlivych veli¢in. Byla
vybréana trasa 3 (tj. zasun zprava do hloubky 192 mm), rezim simulace byl zasun do prazdné
scény a byla vyuzita medianova normalizace ziskanych snimkd. Vykon RJ ZS byl stanoven
na 360 projekci za vtefinu, byl vyuzivan Ram-Lakentv filtr a pozadovana frekvence obrazu
byla 8 snimki za sekundu. Néstroj byl zasouvan rychlosti 60 mm/s.

Pfi prvni simulaci rotovalo gantry rychlosti 180°/s, bylo vyuZzivano 16 sektort, do
kterych bylo rozdélovano 720 projekci. Ve druhém piipadé rotovalo gantry rychlosti 1080°/s

a dvéma sektorim nalezelo 120 projekci.
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a b

Obrazek 53: Srovnani obrazii ze studie, které splitovala podminku vykonu RJ ZS 360 proj./s a frekvence
prezentace obrazu 8 snimki za vtefinu; parametry PZ (a): rychlost rotace gantry 180°/s, 16 sektort, 720 projekci;
parametry PZ (b): rychlost rotace gantry 1080°/s, 2 sektory, 120 projekci

Nahlédneme-li snimek ziskany pii prvni simulaci (viz obrazek 53a), muzeme
pozorovat obrovskou velikost fluoroskopického zkresleni, ale velmi dobré kontrastni rozliSeni
jak celého obrazu, tak v oblasti hrotu intervenéniho néstroje. Naproti tomu ve snimku
potizeném béhem druhé simulace (viz obrazek 53b) je velikost fluoroskopického zkresleni
znatelné mensi, rovnéz vsak doslo k vyraznému snizeni kontrastniho rozliSeni jak v obraze,
tak v oblasti hrotu intervenéniho nastroje (je nutno vzit v tvahu rozdilnou hloubku zanoteni
nastroje — pokud by ve snimku na obrazku 53b byla totozna hloubka zasunu nastroje jako ve
snimku na obrazku 53a, jas artefaktu Hounsfieldova pruhu by byl natolik vysoky, ze by
nebylo mozné velikost fluoroskopické vychylky demonstrovat).

Pti vyuziti zfetézeného zpracovani (pipeliningu) je nutné, aby byl pocet projekci
behem 360° rotace gantry délitelny soucinem poctu disponibilnich fetézcii a poctu zvolenych
sektorti. Lze tedy konstatovat, ze u realnych ZS je pii volbé poctu sektori nutné zohlednit
jeho vliv na vypocetni vykon jednotlivych Casti zobrazovaciho systému. Pfipomenime, ze
V ramci nasich experimenti tento vliv neuvazujeme.

Volba poétu sektort se v mensi mite podili i na délce trvani intervence. Cim je zvolen
vys§i pocet sektorl, tim diive bude nastald stacionarita scény zohlednéna i v sejmutych
projekcich. Nasledkem je diivéjsi zapoceti fluorografické rekonstrukce (tj. konec intervence
Vv analytickém simuldtoru). Pii volbé 20 sektorii a rychlosti rotace gantry 360°/s nastane
fluorografickd rekonstrukce 1 az 1,05 vtefiny po pferuseni manipulace intervenénim
nastrojem. Zvolil-li uzivatel pouze 1 sektor, nastane pfi stejné rychlosti rotace gantry
fluorografickd rekonstrukce po 1 az 2 sekundach. Piesny ¢as zavisi na momentalni fazi

akvizice obrazovych dat v okamziku pferuseni manipulace interven¢nim nastrojem.
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9.6. Vliv volby rychlosti rotace gantry

Volba rychlosti rotace gantry mimotadné ovlivituje vlastnosti ziskdvanych obrazt. Jak
JiZz bylo zminéno dfive, N-nasobné sniZeni rychlosti rotace gantry pfi sou¢asném N-nadsobném
zvySeni poctu sektorli umoziluje pofizeni n-ndsobné vysSiho poctu projekci (frekvence
prezentace obrazu a pozadavky na vykon rekonstrukéni jednotky ZS zistavaji konstantni).
Tento vztah byl dokumentovan v ptedchazejici podkapitole.

Nyni se zam¢fime na zédvislost velikosti fluoroskopické vychylky na pomeéru rychlosti
zasunu interven¢niho néstroje a rychlosti rotace gantry.

Provedeme experiment s nasledujicimi parametry: trasa 1 (zasun shora do hloubky 192
mm), rezim modelovani TSF, medianova normalizace ziskanych snimku, 540 projekci (pocet
sektoril volen tak, aby byla frekvence prezentace obrazu 6 snimki za vtetfinu), Ram-Lakeniv
filtr. Vykon rekonstrukéni jednotky neni omezen, protoZe vyuZzivame konstantniho poctu
projekci. V prvni simulaci bude proveden zasun rychlosti 30 mm/s a gantry bude rotovat
rychlosti 180°/s. Ve druhé simulaci bude nastroj zasouvan rychlosti 75 mm/s a rychlost rotace
gantry bude 720°/s.

Protoze se rychlost zasunu zvysi na 2,5nasobek a rychlost rotace gantry na
Ctyfnasobek, méli bychom v obraze ziskaném béhem druhé simulace naméfit zkresleni o

rozsahu péti osmin Vvelikosti zkresleni v obraze ziskaném v prvni simulaci.

Obrazek 54: Fluoroskopicka vychylka pfi zasunu rychlosti 30 mm/s a rychlosti rotace gantry 180°/s (nahote)
vcetné¢ dokumentace méfeni jeji velikosti (dole ve vyiezu)
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Obrazek 55: Fluoroskopicka vychylka pfi zasunu rychlosti 75 mm/s a rychlosti rotace gantry 720°/s (nahofte)
vcetn¢ dokumentace méfenti jeji velikosti (dole ve vyiezu)

Velikost fluoroskopického zkresleni pii prvni simulaci (viz obrazek 54) ma hodnotu 9
milimetrd. V obraze ziskaném béhem druhé simulace jsme naméfili velikost fluoroskopického
zkresleni 5,5 mm (viz obrazek 55). S ohledem na prostorovou diskretizaci scény (1 pixel
odpovida 0,5 mm), pifedstavuje tato hodnota nejbliz§i aproximaci péti osmin prvniho

vysledku. Lze proto konstatovat, Ze doSlo k potvrzeni teoretickych pfedpokladi.
9.7. Vliv volby rychlosti zasunu interven€éniho nastroje

Vliv rychlosti zasunu interven¢niho ndstroje na vlastnosti ziskanych obrazli je uzce
spjat s rychlosti rotace gantry. Pravé tyto dva parametry determinuji rozsah zkresleni, které
vznika pii fluoroskopické rekonstrukci. Mira zkresleni je uréena poctem pixelt, o ktery je
intervencni néstroj vice zanofen béhem pootoceni gantry o jednotkovy uhel. Zvyseni rychlosti
zasunu intervencniho ndstroje na n-nasobek tak zplsobi n-ndsobné zvysSeni velikosti
fluoroskopického zkresleni. Je nutno ale mit na paméti n-nadsobné snizeni davky, kterou
pacient obdrzi, nebot’ nastroj bude zasunut rychleji. Tento vztah byl dokumentovan
v pfedchazejici kapitole.
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10. Optimalizace procesu zobrazeni

Skenovaci méd CT fluoroskopie s vyuzitim kontinualniho pracovniho rezimu nozniho
pedalu je charakteristicky rekonstrukénim algoritmem vyuzivajicim rozdéleni sejmutych
projekci do zvoleného poctu sektorti, diky némuz jsou sejmuta projekcni data velmi rychle
rekonstruovédna a prezentovana Iékaii s frekvenci nckolika snimkl za vtefinu. Diky této
prednosti je CT fluoroskopie indikovdna u zakrokl, které by byly bez neustdle aktualni
informace o poloze intervenc¢niho nastroje jen stézi proveditelné.

Dominantni nevyhodou tohoto skenovaciho rezimu je vysoka absorpce ionizujiciho
zafeni jak pacientem, tak personalem podilejicim se na intervenci. Tento nedostatek je
kompenzovan volbou nizsich hodnot anodového proudu ¢i napéti, ¢imz ale dochazi k vyuziti
nizs§iho signalového toku, jez se projevuje snizenim prostorového a kontrastniho rozliSeni
Vv ziskdvanych obrazech.

Ulohou optimalizace skenovaciho rezimu CT fluoroskopie je maximalizovat zejména
casové rozliSeni ziskanych obrazii béhem vySetfeni pii zachovani rozumné kvality
dosazené¢ho prostorového a energetického (kontrastniho) rozliSeni a minimalizaci davky,
kterou absorbuje pacient a lékaf.

Jiz dfive jsme definovali Ctyfi veliCiny, které budeme vyuzivat pro kvantitativni

hodnoceni procesu zobrazeni:

e Kontrastni rozliSeni je reprezentovano kontrastem mezi hrotem intervenéniho
nastroje a pokrac¢ujicim Hounsfieldovym pruhem.

e Prostorové rozliSeni v ziskaném obraze je déno velikosti fluoroskopického
zkreslenti.

e Casovému rozliSeni odpovidé frekvence prezentace obrazu.

e Absorpci ionizujiciho zafeni reprezentuje celkova doba trvani intervence.
10.1. Konflikt prostorového a kontrastniho rozliSeni

V podkapitole 9.5 byl dokumentovan vztah mezi kontrastnim a prostorovym
rozliSenim v ziskanych obrazech (viz obrazek 53). Pfipomenme, Ze pii konstantni pozadované
frekvenci prezentace obrazu a neménném vykonu rekonstrukéni jednotky umoziuje zvyseni
poctu sektort snizit rychlost rotace gantry a zvysit tak pocet snimanych projekeci.

Volba poctu projekci béhem 360° rotace gantry ovliviiuje zejména kontrast mezi
hrotem intervencniho néstroje a pokracujicim Hounsfieldovym pruhem. Jak jiz bylo
naznaceno v podkapitole 8.2, nalezeni optimalni metodiky méteni kontrastu — tj. takové, ktera
adekvatné reflektuje proveditelnost intervence z hlediska lékate — predstavuje nesmirny

problém. V klinické praxi je uspeSnost jednotlivych typt zékroki hodnocena retrospektivng,
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casto pomoci dotaznikovych Setieni, kde personal mj. uvadi, zdali doSlo béhem intervence ke
komplikacim. V rdmci této prace disponujeme ale pouze omezenymi moznostmi ohodnoceni
pouzitelnosti ziskanych obrazli. Ztohoto divodu jsme pfistoupili K volbé empirické
konstanty, ktera predstavuje minimalni hodnotu rozdilu jasu mezi hrotem nastroje a
pokracujicim Hounsfieldovym pruhem umoziujici nalezeni hrotu instrumentu v obraze
pouhym okem. Jeji hodnota je 32 (jedna osmina rozsahu moznych hodnot jasu ve snimku).
Hodnoceni prostorového rozliseni je provadéno pomoci meéfeni velikosti
fluoroskopického zkresleni ve snimku. Velikost tohoto zkresleni je mozno odvodit z hodnot
piislusnych veli¢in (rychlost zasunu instrumentu, rychlost rotace gantry), v nasich
experimentech ji vSak budeme méfit manualné pomoci vytvoreného analytického

programového prostiedi.
10.1.1.  Popis experimentu

Provedeme srovnani kiivek pomérti kontrastu mezi nastrojem a HP a velikosti
fluoroskopického zkresleni pro rtizné vykony rekonstrukéni jednotky ZS.

Fixnim parametrem experimentu bude trasa nastroje (trasa ¢. 1, tj. zasun shora do
hloubky 192 mm), rychlost z4dsunu nastroje (60 mm/s), zvoleny typ filtru pro FBP (Ram-
Lakentv rekonstrukéni filtr) a zejména frekvence prezentace obrazu.

Rychlost rotace gantry, pocdet sektorti a pocet projekci béhem 360° rotace gantry
budou voleny s ohledem na pozadovanou frekvenci prezentace obrazu a vykon RJ ZS.

Konkrétni hodnoty akvizi¢nich a rekonstrukénich parametri fluoroskopického procesu

zobrazeni jsou uvedeny Vv tabulkéch spolecné s vysledky méfeni (viz tabulky 10, 11 a 12).

10.1.2. Nameérené hodnoty

Tabulka 10: Namétené hodnoty pomérii kontrast/zkresleni pii volbé vykonu RJ ZS 360 projekci za vtefinu

Cislo studie 1 2 3 4 5 6 7 8

Rychlost rotace

o 90 135 180 270 360 540 720 1080
gantry [°/s]

Pocet sektort 24 16 12 8 6 4 3 2
Pocet projekci 1440 960 720 480 360 240 180 120
Kontrast [ -] 1205 | 975 | 735 | 50 | 345 | 16 6,5 0

Fl. zkresleni [mm)] 370 | 245 | 18,0 | 120 9,0 55 4,0 2,5

Kontrast/zkresleni

[mm'l] 3,2568 | 3,9796 | 4,0833 | 4,1667 | 3,8333 | 2,9091 | 1,6250 0
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Tabulka 11: Naméiené hodnoty pomért kontrast/zkresleni pii volbé vykonu RJ ZS 540 projekci za vtetinu

Cislo studie 1 2 3 4 5 6 7

Rychlost rotace

o 135 180 270 360 540 720 1080
gantry [°/s]

Pocet sektori 16 12 8 6 4 3 2
Pocet projekci 1440 1080 720 540 360 270 180
Kontrast [ -] 1205 | 102 | 735 | 58 | 345 | 205 | 6,5

Fl. zkresleni [mm)] 245 | 18,5 12 8,5 6 4,5 2,5

Kontrast/zkresleni

[mm_1] 4,9184 | 5,5135 | 6,1250 | 6,8235 | 5,7500 | 4,5556 | 2,6000

Tabulka 12: Namétené hodnoty pomé&rii kontrast/kresleni pii volbé vykonu RJ ZS 720 projekei za vtetinu

Cislo studie 1 2 3 4 5 6 7

Rychlost rotace

o 180 270 360 540 720 1080 | 2160
gantry [°/s]

Pocet sektort 12 8 6 4 3 2 1
Pocet projekci 1440 960 720 480 360 240 120

Kontrast [ -] 1205 | 975 | 735 | 50 | 345 | 16 0
Fl. zkresleni [mm)] 18,5 12 9 6 4,5 3 1,5

Kontrast/zkresleni

1 6,5135 | 8,1250 | 8,1667 | 8,3333 | 7,6667 | 5,3333 | 0
[mm™]

Zavislost vypoctenych hodnot pomérii kontrastu (mezi hrotem interven¢niho néstroje a
pokracujicim Hounsfieldovym pruhem) a velikosti fluoroskopického zkresleni na zvoleném
poctu projekci je zndzornéna na obrazku 56.

Na rozdil od pfedchozich zobrazeni téchto zavislosti nepouzivame jako fidici veli¢inu
pocet sektort. Diivodem je skutecnost, ze v kazdém z tii mefeni byl zvoleny pocet sektort

V soucinnosti s jinym poctem projekci resp. rychlosti rotace gantry.
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Obrazek 56: Zavislost poméru kontrast/zkresleni na zvoleném poctu projekci;
vykon RJ: 360 proj./s (Cerveng), 540 proj./s (zelené), 720 proj./s (modte)

10.1.3.  Vysledky experimentu a jejich diskuze

Na obrazku 56 jsou znazornény zavislosti poméru kontrastu a zkresleni na zvoleném
poctu projekci. Probéhla celkem tfi méfeni — pii prvnim byl stanoven vykon rekonstrukcni
jednotky ZS na 360 projekci za vtetinu, béhem druhého na 540 projekci za sekundu a pii
tretim méfeni byla vypocetni kapacita rekonstrukéni jednotky 720 projekci za vtetinu.

Prvni a tfeti pribéh zéavislosti ma globalni maximum pii 480 projekcich, druhy pribeh
(pti vykonu RJ CT 540 projekei za sekundu) dosahuje nejvyssich hodnot pti 540 projekcich.
Protoze nebylo mozné provést vSechny simulace se stejnymi hodnotami fidici veliCiny
(podminka konstantni frekvence prezentace obrazu ¢i vykonu RJ ZS to neumoznila), mizeme
prohlésit, Ze maximalnich hodnot poméru kontrast/zkresleni je obecné dosahovano pii volbé
cca 500 projekeci.

Vysledek tohoto méfeni je zasadné ovlivnén metodikou vypoctu kontrastu mezi
hrotem nastroje a pokracujicim Hounsfieldovym pruhem.

Lze si povSimnout, ze poloha maxima je nezavisla na vykonu rekonstrukéni jednotky
zobrazovaciho systému. Pti konfiguraci skenovaciho rezimu CT fluoroskopie je proto vhodné
nejprve stanovit pozadované kontrastni rozliSeni a az poté pristoupit k optimalizaci dalSich
parametri procesu zobrazeni (Casové a prostorové rozlisent).

Pozadavky na kontrastni rozliSeni v oblasti hrotu interven¢niho néstroje mohou byt
determinovany rozlicnymi zplsoby. DileZitou roli hraje topologie scény, pfedpokladany
prubéh vySetfeni (pomeér zastoupeni jednordzového ¢i kontinudlniho pracovniho rezimu
nozniho pedalu) ¢i zkuSenosti 1ékare. S ohledem na pacientskou davku, je nutno brat zietel

také na detek¢ni Ui¢innost zobrazovaciho systému.
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10.2. Zohlednéni reakéni doby lékare

Praveé provedeny experiment vychazel z fixné stanovené frekvence prezentace obrazu
(6 obr./s). Aby byla tato hodnota zachovana, byl v kazdé simulaci zvolen patfiény pocet
disponibilnich sektort.

Volba poctu sektorti je u skute¢ného zobrazovaciho systému determinovana i jeho
datové-akviziénim systémem, napiiklad pfi vyuziti zietézeného zpracovani (pipeliningu).

V téchto pripadech mtze byt pocet sektort stanoven arbitrarné.
10.2.1. Popis experimentu

Nyni proto provedeme experiment, kde bude soubor projekei rozdélovan vzdy do Sesti
sektorti. Toto méfeni bude vychazet z casti ptredeslého experimentu, kdy byl vykon
rekonstrukéni jednotky stanoven na 720 projekci za sekundu.

Fixnim parametrem experimentu bude opét trasa nastroje (trasa ¢. 1, tj. zasun shora do
hloubky 192 mm), rychlost zasunu néstroje (60 mm/s), zvoleny typ filtru pro FBP (Ram-
Lakentiv rekonstrukéni filtr) a nyni také vyuzivany pocet 6 sektorti. Rychlost rotace gantry a
pocet projekei béhem 360° rotace gantry bude volen s ohledem na pozadovany vykon RJ ZS.

Konkrétni hodnoty akvizi¢nich a rekonstrukcénich parametrii fluoroskopického procesu
zobrazeni jsou uvedeny v tabulce spole¢né s vysledky méteni (viz tabulka 13).

Inovaci tohoto experimentu bude vliv ¢asového rozliSeni (tj. frekvence prezentace
obrazu) na kriteridlni funkeci, kterou ptfedstavuje pomér kontrast/zkresleni. Korigovany pomér

bude vypocitan podle vztahu

_fref

kde p je pomér mezi kontrastem a fl. zkreslenim ziskany z predeslé podkapitoly, f piedstavuje
dosazenou frekvenci prezentace obrazu a fy je tzv. referenéni prezentace obrazu.

Referen¢ni prezentace obrazu je pfevracena hodnota Casu, ktery je potfebny k reakci
mozku na vizudlni podnét. V nasSem piipadé¢ budeme tuto dobu povaZovat za rovnou 50 ms,
a tudiz bude fef nabyvat hodnoty 20 s™. Cilem implementace vztahu (17) je zohlednéni
reak¢ni doby l€kate a korekce dosazenych poméri kontrast/zkresleni u nesmyslné vysokych
frekvenci prezentace obrazu.

Vyse uvedeny korekéni Cinitel lze také interpretovat jako procentudlni vyjadieni
informaci, které byl 1ékat schopen vyuzit. Pii frekvenci prezentace obrazu 20 obr./s nabyva
tento Cinitel hodnoty 0,6321. Jinymi slovy fefeno 63,21% informaci lze povaZovat za
pfinosné, zbyld Cast predstavuje zbytecnou zat€z vSech zicastnénych osob ionizujicim
zarenim. Nabyva-li frekvence prezentace obrazu naptiklad hodnoty 5 obr./s, vyuzije 1ékar
98,17% informaci.
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10.2.2. Nameérené hodnoty

Tabulka 13: Namétené hodnoty pomérii kontrast/kresleni pii volb& vykonu RJ ZS 720 projekci za vtetinu
a zohlednéni reakéni doby 1ékate podle vztahu (17)

Cislo studie 1 2 3 4 5 6 7

Rychlost rotace

o 180 270 360 540 720 1080 | 2160
gantry [°/s]

Pocet sektort 6 6 6 6 6 6 6
Pocet projekci 1440 960 720 480 360 240 120
Frekvence prezentace 3 4 6 9 12 18 36
obrazu
Kontrast [ - ] 120,5 97,5 73,5 50 34,5 16 0
Fl. zkresleni [mm] 18,5 12 9 6 4,5 3 15

Kontrast/zkresleni
[mm™]
Korigovany pomér
k/zk [mm™]

6,5135 | 8,1250 | 8,1667 | 8,3333 | 7,6667 | 5,3333 0

6,5052 | 8,0703 | 7,8753 | 7,4303 | 6,2186 | 3,5776 0

Zavislost hodnot pomért kontrastu a velikosti fluoroskopického zkresleni na zvoleném

poctu projekei je zndzornéna na obrazku 57.
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Obrazek 57: Zavislost poméeru kontrast/zkresleni na zvoleném poctu projekei;
bez aplikace korekce reakéni doby 1ékare (Cervené), s aplikaci korekce reakéni doby 1ékaie (zelen¢)
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10.2.3.  Vysledky experimentu a jejich diskuze

Na obrazku 57 jsou znazornény zavislosti poméru kontrastu a zkresleni na zvoleném
poc¢tu projekci. Byla provedena celkem dvé méfeni. V prvnim z nich nebyla zohlednéna
reakéni doba lékate, hodnoty ziskané ve druhém meéfeni jiz byly podrobeny korekci.

Zatimco prabéh zavislosti bez korekce dosahuje maxima pii 480 projekcich, zavislost
pomeéru kontrast/zkresleni s korekci reakéni doby Iékatfe dosahuje nejvyssich hodnot az pfi
vyuziti 960 projekei.

Vysledek tohoto experimentu je ovlivnén nejen empirickou konstantou reprezentujici
minimalni rozdil jasu nutny k rozeznani hrotu intervencniho nastroje v obraze, ale také
arbitrarné stanovenou reak¢ni dobou lékare.

Pti analyze vysledkli musime rovnéz mit na paméti, ze hodnoty frekvenci prezentace
obrazu byly ziskédny na zaklad¢ pevné stanoveného poctu disponibilnich sektorti. Namétené
vysledky pak nazorné demonstruji efektivitu volby tohoto poctu. Timto zptusobem lze odhalit
situaci, kdy zobrazovaci systém poskytuje lékafi obrazy se zbyteéné vysokou frekvenci
prezentace obrazu, v disledku ¢ehoz jsou zatézovany vSechny dotéené osoby.

Vychodisko z tohoto problému by spoc¢ivalo ve snizeni poétu vyuzivanych sektord.
Pokud je volba poctu sektort spjata s vlastnostmi datové-akviziéniho systému ¢i mechanické
konfigurace ZS, muze byt jeji zména provedena napt. se upravou rychlosti rotace gantry.

Tato problematika se vSak tyka aspekti konstrukce zobrazovaciho systému a jeji

feSeni je nad ramec této prace.
10.3. Doslov k optimalizaci procesu zobrazeni

Veskeré vztahy mezi jednotlivymi akviziénimi a rekonstrukénimi parametry
fluoroskopického procesu zobrazeni nabyvaji linearniho charakteru. Tato skutecnost
optimalizaci mimotfadné znesnadiiuje. Nelinearita (a tudiz i existence globalniho maxima)
byla zavedena az pomoci uprav reprezentujicich lidsky faktor (napf. minimalni rozdil jasu
rozlisitelny pouhym okem ¢i reakéni doba Iékafe). Optimalizaci nebylo mozné provést
Vv rozsahlejsim méfitku zejména z divodu neexistence vhodné obdobné korekce pro velikost
fluoroskopického zkresleni ¢i celkovou doby intervence.

Je také nutné zdaraznit, Zze proces zobrazeni byl v této praci resp. ve vytvarenych
simulatorech podstatné zjednoduSen. Namisto skutecné pacientské/Iékarské davky vyuzivame
celkovou dobou intervence. Nezohlediujeme aspekty konstrukce ZS a nezabyvame se
parametry datoveé-akvizi¢niho systému (proto nelze vzit v ivahu vliv zietézen¢ho zpracovani
na volbu poctu sektorti). Rovnéz ignorujeme vypocetni naroky jinych operaci nez inverzni
Radonova transformace.

Také tato zjednoduSeni pfisp€la k obtiznosti provedeni rozsdhlejsi optimalizace
fluoroskopického procesu zobrazeni.
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11. Zaver

V tomto diplomnim projektu navazuji na svou bakalafskou praci vénujici se rovnéz
modelovani rekonstrukce obrazu pii CT fluoroskopii. Jejim vystupem byl funkéni simulator,
jehoz prednosti byla moznost ovladani interven¢niho néstroje v realném case. Tato funkce
vSak vyzadovala nizké prostorové vzorkovani scény, coz znemoznilo jakékoliv kvantitativni
hodnoceni procesu zobrazeni. Proto bylo rozhodnuto o vytvofeni odlisného simulatoru
vyhradné analytického zaméfeni. Vytvofeny program nalezne své vyuZiti ve vyuce na UBMI.

Uvodni &ast prace se zabyva popisem procesu zobrazeni u CT RTG zobrazovacich
systémul. Samostatna kapitola je vénovana CT fluoroskopii a jeji specifikiim. Dtiraz je kladen
zejména na specificky zpusob rekonstrukce obrazu a pozornost je rovnéz vénovéana zptisobu
ovladani zobrazovaciho systému pomoci nozniho pedalu. Uvodni &ast prace zavruje navrh
metodiky hodnoceni fluoroskopického procesu zobrazeni.

Po konzultaci s vedoucim diplomové prace bylo rozhodnuto zatadit do vyuky také
didakticky simulator umoznujici manudlni manipulaci intervenénim nastrojem. Tento
program vychazi z produktu bakalaiské prace a rozsifuje funkce pavodniho programu
umoziujici simulaci CT fluoroskopie v redlném case. Kviili usnadnéni orientace vV upraveném
didaktickém simulétoru je nékolik stran této prace vénovano popisu jeho realizace.

V navazujici ¢asti prace je pak predstaven navrh analytického simulatoru ur¢eného ke
kvantitativnimu a kvalitativnimu hodnoceni procesu zobrazeni, ktery byl posléze uspésné
realizovan. Program je vytvofen podle koncepce kladouci diiraz na robustnost, intuitivnost
ovladani a ptipadnou snadnou modifikovatelnost jeho jednotlivych soucasti.

Dalsi kapitola se zabyva optimalizaci méfeni kriteridlnich veli¢in. Zejména volba
metodiky méteni kontrastniho rozliSeni se ukdzala jako zasadni, le¢ velmi obtiZzna zaleZitost.

Zavere€na Cast prace je vénovana popisu vlivu jednotlivych akvizi¢nich a
rekonstruk¢nich parametr fluoroskopického procesu zobrazeni. Navazuje tak na poznatky
ziskané béhem zpracovani bakalaiského projektu, které byly v této praci upraveny a
rozSifeny. Dfivéjsi domnénky, které se ukazaly jako chybné, jsou opraveny a pficiny
pfedchozich omylll jsou osvétleny. Samostatna kapitola je vénovéana optimalizaci procesu
zobrazeni. Zabyvame se konfliktem mezi dosaZzenym prostorovym a kontrastnim rozliSeni
Vv obrazech a také demonstrujeme vliv reakéni doby 1ékaie na efektivitu prezentace obrazu.

Lze konstatovat, ze diplomova prace shrnuje soucasné poznatky tykajici se rezimu CT
fluoroskopie a umoziuje jeho simulaci a hodnoceni. Rozbor problematiky tohoto skenovaciho
modu je zastfeSen snahou o jeho optimalizaci. Vystupem prace jsou dva produkty — upraveny
didakticky simulator a analytické programové prostfedi umoziujici kvantitativni a kvalitativni
analyzu ziskanych obrazii s mozZnosti vyhledové modifikace. Soucasti prace je i navrh

laboratornich cvic¢eni.
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V analytickém simulatoru je vyuzita funkce polargeo.m. Tato funkce je modifikaci ptivodni
funkce prosttedi MATLAB® polar.m a je k dispozici na strankach spolenosti MathWorks
ke stazeni (http://www.mathworks.com/matlabcentral/fileexchange/1690).

V analytickém simulatoru je vyuzita funkce text2im.m. Tato funkce byla vytvoiena Tobiasem
Kiesslingem a je kdispozici ke stazeni na File Exchange foru spole¢nosti MathWorks.

(http://www.mathworks.com/matlabcentral/fileexchange/19896-convert-text-to-an-image).

Nekteré modely scény didaktického simulatoru byly vytvofeny ze snimki, které poskytla
Radiologicka klinika FN Brno.
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Seznam pouzitych zkratek

ABM
AVI
BMP
CD
CT
DBP
EMF
FBP
FOV
HP
PC
PDF
PNG
PSF
RJ
ROI
RTG
SBP
SNR
TSF
UBMI
XLS
ZS

Angular Beam Modulation; algoritmus vyuzivany pii CT fluoroskopii
Audio Video Interleave; format souboru urc¢eny k ukladani videa
Format souboru ur¢eny k ukladani bitmapovych obrazka

Compact Disc; kompaktni disk

Computed Tomography; vypocetni tomografie

Direct BackProjection; algoritmus rekonstrukce dat z projekci
Enhanced Metafile Format; format souboru k ukladani vektorové grafiky
Filtered BackProjection; algoritmus rekonstrukce dat z projekci

Field of View; zorné pole

Hounsfieldiv pruh

Personal Computer; pocita¢

Portable Document Format; forméat souboru pro pienos dat

Portable Network Graphics; format souboru uréeny k ukladani obrazkt
Point Spread Function

Rekonstrukeni jednotka

Region of Interest; oblast zajmu

Rentgenové zateni

Simple BackProjection; algoritmus rekonstrukce dat z projekci
Signal-to-Noise Ratio; pomér uzitec¢ného signalu vuci Sumu

Time Spread Function

Ustav biomedicinského inzenyrstvi

Format souboru typu spreadsheet vyuzivany programem Microsoft Excel

Zobrazovaci systém
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Seznam priloh

Ptiloha A - Obsah ptilozeného CD

Piiloha B - Navod k laboratornim cvi¢enim
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Priloha A — Obsah prilozeného CD

Elektronicka verze prace

Elektronicka verze prace ve formatu PDF je k dispozici v kofenovém adresafi ptilozeného CD
pod nazvem petr_bainar_DP.pdf.

Zdrojové texty

Zdrojové texty, na které se v praci odkazuji a které zaroven jsou voln¢ dostupné ve formatu
PDF, jsou ulozeny v adresati Zdrojové texty. Prvni znak ndzvu souboru je Cislice, kterd nalezi
danému ¢lanku v seznamu literatury.

Obrazky publikované v technické zpravé

Vsechny obrazky, které jsou publikovany v technické zprave, jsou ulozeny v adresafi
Obrazky. Nazev souboru zacina Cislem, které koresponduje s poradovym c¢islem obrazku
V technické zprave.

Realizovany didakticky simulator

V adresati Didakticky simuldtor — nekompilovany je ulozZen realizovany didakticky simulator
v jednotlivych souborech spustitelnych v programovém prostiedi MATLAB®, které je potieba
mit na PC nainstalovano (vCetné jeho soucasti Image Processing Toolbox). Otevienim
jednotlivych tzv. m-souborii lze spatiit zdrojovy kod programu. Simulator lze spustit pomoci
souboru manualni.m.

V adresati Didakticky simulator — kompilovany je ulozen realizovany didakticky simulator
kompilovany do souboru manualni.exe. Pro b&h aplikace neni potieba spusténé prostiedi
MATLAB®, je viak nutno jej mit na PC nainstalovéno.

Realizovany analyticky simulator

V adresati Analyticky simulator — nekompilovany je ulozen realizovany analyticky simulator v
jednotlivych souborech spustitelnych v programovém prostiedi MATLAB®. Otevienim
jednotlivych tzv. m-souborii 1ze spattit zdrojovy kod programu. Simulétor 1ze spustit pomoci
souboru fluoro512.m.

V adresati Analyticky simuldtor — kompilovany je uloZen realizovany analyticky simulator
kompilovany do souboru fluoro512.exe. Pro béh aplikace neni potiecba spusténé prostiedi
MATLAB®, je viak nutno jej mit na PC nainstalovéno.
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Priloha B — Navod k laboratornimu cviceni

Programovy bali¢ek: Modelovani rekonstrukce obrazu pii CT RTG fluoroskopii

e Prostiedi pro kvantitativni analyzu
e Vyukovy simuldtor s manualni manipulaci

Prerekvizita: Znalost principu procesu projekcné-rekonstrukcniho zobrazeni

Obsah laboratorniho cviéeni

Ptedstaveni skenovaciho médu CT fluoroskopie
Provedeni intervence s manualni manipulaci nastrojem
Demonstrace vzniku fluoroskopického zkresleni

Vztah rychlosti rotace gantry a rychlosti zdsunu nastroje
Optimalizace procesu zobrazeni

Smérova analyza

ogakrwdE

1. Predstaveni skenovaciho médu CT fluoroskopie

CT fluoroskopie je skenovaci mod zobrazovaciho systému vypocetni tomografie, ktery je
charakteristicky uplatnénim algoritm vedoucim zejména ke zvySeni dosazené frekvence
prezentace obrazu. Vyuziva se zvlasté pifi zékrocich, které by byly bez neustile aktudlni
informace o lokalizaci intervenéniho nastroje prakticky neproveditelné.

Diky pozadavku na vysokou frekvenci prezentace obrazu vyuziva CT fluoroskopie
specifického algoritmu rekonstrukce obrazu. Pfi aplikaci tohoto pfistupu je soubor projekci
rozdélovan do zvoleného poctu sektort. Kazdy sektor tak odpovidd projekcim ziskanym
béhem rotace gantry o pomérny pocet stupiiti (viz obrazek 1).

Data z 360°

1. aZ 6. sektor

Surova
data
Preprocesor 1 2 3 4 5 6 7 8
\ ) Pamét
Méfena data ‘ ‘ . .
Er—— r— Displej
(ze skeneru) Casteeny Caste¢ny
obraz obraz

- Uplny +

obraz

Jednotka real-time rekonstrukce

Obrazek 1: Princip rekonstrukce obrazu pfi CT fluoroskopii



Pokud napt. rozdélime projekce sejmuté béhem 360° rotace gantry do Sesti sektorti, odpovida
kazdy sektor projekcim ziskanym béhem rotace gantry o 60°. Prvni obraz studie ziskdvame
rekonstrukci obrazu ze vSech Sesti sektorti. Druhy obraz ziskame pfictenim rekonstruovanych
dat sedmého a odectenim rekonstruovanych dat prvniho sektoru (viz obrazek 1).

Béhem provadéni zakrokt pii vyuziti CT fluoroskopie ovlada Iékai zobrazovaci systém
pomoci pedalu, ktery je umistén v jeho blizkosti. Nozni peddl miZze pracovat bud
V jednorazovém (tzv. tap mode), nebo v kontinualnim rezimu. P#i vyuziti jednorazového
rezimu je ziskdn a ihned prezentovan jeden plnohodnotny snimek studie. Lékati vyuZzivaji
tento rezim k opakovanému ovéieni momentalni polohy intervencniho nastroje. Principielné
se akvizice a rekonstrukce obrazu vtomto rezimu neli$i od analogickych c¢innosti
provadénych pii vyuziti konvenc¢nich skenovacich média. V kontinudlnim rezimu probiha
akvizice, rekonstrukce a prezentace obrazovych dat po celou dobu seslapnuti nozniho pedalu.
Blokové schéma zptisobu akvizice, rekonstrukce a prezentace obrazovych dat pii aplikaci
jednotlivych pracovnich reziml nozniho pedalu je zobrazeno na obrazku 2.

3 360° rotace gantry >

-Akvizice a rekonstrukce obrazovych dat >

A O

v

-Seslapnuti pedalu

Vytvoreni a prezentace obrazu 1

Vv

€ 360° rotace gantry

A\ 4

-Akvizice a rekonstrukce obrazovych dat

) 1 S D E

\ 4

-Seslapnuti pedalu

Vytvoreni a prezentace obrazu 1 2 3

Obrazek 2: Srovnani jednorazového (A) a kontinualniho (B) pracovniho rezimu nozniho pedalu

2. Provedeni intervence s manualni manipulaci nastrojem

Nyni bude provedena simulace, kde budete vroli vySetfujictho lékafe manipulovat
S intervenénim nastrojem. Srovnate oba pracovni reZimy nozniho peddlu a subjektivné
posoudite vliv jednotlivych parametri procesu fluoroskopického zobrazeni.

Zadani experimentu
Spust’te vyukovy simulator s moZznosti manualni manipulace.

Oteviete soubor s modelem scény (v menu vyberte polozku Soubor/Vybrat model scény).
Vyberte naptiklad soubor abdomen2.png. Scéna se zobrazi v okné Scéna. Tlacitkem Provést
sken provedte piehledovy sken. V okné€ Prehledovy sken se zobrazi rekonstruovany obraz
scény. Stisknuti tlacitka Nastavit trasu vam umozni nastavit cilovou pozici intervence (viz
obrazek 3). Poté stejnym tlacitkem potvrd'te cilovou pozici @ obdobny postup zopakujte pii



vybéru pocatecni pozice intervencéniho ndstroje. Po potvrzeni pocatecni pozice vam bude
vyznacena trasa intervence (mutiZete ji nyni libovoln¢ upravit)

n Vyukovy simulator s manualni manipulaci - Modelovani rekonstrukce obrazu pfi CT RTG fluoroskopii = X

Soubor Export Napovéda

Mastaveni trasy

Trasa nastroje nebyla nastavena

Potvrdit cil

50° /s

Piehledowy sken Ram-Lak

Start -

POMOCI MEZERNIKU

A

Obrazek 3: Vzhled okna programu v pribéhu nastavovani cilové pozice intervenéniho nastroje

Pribéh intervence

Sinogram prehledovéha skenu

Poté pokracujte volbou akvizi¢nich a rekonstrukénich parametri — rychlost rotace gantry
nastavte na 360%s, K filtraci projekci vyberte filtr Shepp-Logan a béhem 360° rotace gantry
budete snimat 240 projekci. Nyni kliknéte na tlacitko Ddle. Bude vam vytvoiena nabidka
volitelnych poéti sektorti. Tento krok je zde z diivodu omezeného vypocetniho vykonu
pocitace. Vyberte 10 sektora.

Od této chvile se bude mezernik na vasi klavesnici chovat jako nozni pedéal zobrazovaciho
systému. Stiskem mezerniku aktivujete jednoradzovy pracovni rezim nozniho pedalu. Pokud
mezernik pfidrzite, bude provadéna akvizice, rekonstrukce a prezentace obrazl, dokud jej
nepustite.

Pomoci rolovaciho tlacitka vasi mysi budete zasouvat (rolovani od sebe) a vysouvat (rolovani
k sob€) intervencni nastroj nezavisle na tom, zdali prave probiha akvizice obrazovych dat.

Neustale budete mit k dispozici asovy Udaj, ktery reprezentuje dobu trvani expozice pacienta
ionizujicim zafenim. Krom¢ né) budete mit ptehled, zdali probihd stile fluoroskopicka
rekonstrukce (od pozastaveni pohybu nastroje gantry nerotovalo vice nez 360° stupnu).
V opaéném piipad€ probiha fluorograficka rekonstrukce - scéna je stacionarni déle neZ po
dobu jedné 360° rotace gantry a pacient je bezdivodné exponovan skodlivym zarenim.

Zapocnéte zakrok pomoci mezerniku. Jeho stisknutim budete pozorovat naplnéni jednotlivych
sektorti, na jehoz konci vam bude prezentovan prvni plnohodnotny obraz studie. Zkuste



zasouvat nastroj az k cilové pozici. Jeho polohu si mtizete kdykoliv ovétit pomoci opétovného
stisku mezerniku.

Nyni mezernik pfidrzte a ovladejte intervencni nastroj pomoci rolovaciho tlacitka mysi.
Pozorujte fluoroskopické zkresleni v oblasti hrotu interven¢niho néstroje béhem jeho pohybu.

Exportujte ziskané obrazy do souboru videa (v menu zvolte Export/Do souboru videa).
Spust’te si v piehravaci ulozené video. Ve slozce, kam jste ulozili soubor videa, naleznete
stejnojmenny textovy soubor s informacemi o pravé probéhnuvsi intervenci.

Proved'te intervenci i pro dalSi modely scény sriiznym nastavenim akvizi¢nich a
rekonstrukénich parametri  fluoroskopického procesu zobrazeni. Bezpodminecné si
vyzkousejte provést intervenci pii volbé velmi nizkého poctu projekci.

Ukoly

e Srovnejte pracovni rezim nozniho pedéalu jak zhlediska pohodlného provedeni
zéakroku, tak z hlediska expozice pacienta ionizujicim zarenim.
e Popiste vliv poctu projekei na proveditelnost intervence.

3. Demonstrace vzniku fluoroskopického zkresleni

Pti aplikaci skenovaciho médu CT fluoroskopie neni scéna Vv disledku pohybu intervenéniho
nastroje béhem 360° rotace gantry staciondrni. Tato skutecnost vede ke vzniku tzv.
fluoroskopického zkresleni Vv ziskanych obrazech. Intuitivné I1ze odhadnout, ze ¢im bude
pohyb néstroje vyraznéj$i, tim bude vzniklé zkresleni rozsahlej§i. Rovnéz lze fici, Ze vyssi
rychlost rotace gantry ma za nasledek nizsi velikost fluoroskopického zkresleni. V zasad¢ Ize
oba parametry procesu zobrazeni transformovat do veli¢iny, kterd udava informaci o poctu
pixeld, o ktery se nastroj posunul béhem rotace gantry o jednotkovy uhel. Poté zavisi velikost
fluoroskopického zkresleni pouze na takto definované veli¢ing.

Detektory

Rekonstruovana
pozicelbodu

Pozice rentgenky

Obrazek 4: Mechanismus vzniku fluoroskopického zkresleni



Charakter fluoroskopického zkresleni je ur€en smérem posunu intervencniho nastroje vici
momentalnimu pohybu rentgenky. Sledujeme-li paprskové priméty, jejichz velikost je
tvofena modelem Diracova impulzu ve scéné (tzv. modelovani TSF (Time Spread Function),
viz déle), vSimneme si, ze dochazi k jejich sumaci v bodég, jehoz poloha je zdvisld na
momentalnim pohybu rentgenky. Protina-li ve sledovaném casovém okamziku pohyb
rentgenky piimku vzniklou extrapolaci trajektorie intervenéniho néstroje, dochdzi k sumaci na
trase intervencniho nastroje. AvSak pokud je osa svazku ionizujiciho zafeni kolma k
trajektorii instrumentu, sumace nastava mimo tuto trasu (viz obrazek 4).

Modelovani TSF (Time Spread Function) je jednim z rezimil simulace a zaroven také jednim
Z nastroju pro hodnoceni fluoroskopického procesu zobrazeni. Jedné se o ¢asovy vyvoj PSF
(Point Spread Function) postupné se posouvajictho modelu Diracova impulzu po zvolené
trase zvolenou rychlosti.

.

Obrazek 5: Simulované fluoroskopické zkresleni (Sedotdonove); znazornéné zanofeni nastroje (zIuté)

Podivame-li se na ziskané obrazy, 1ze pozorovat zkresleni v podobé€ dvou piilkruznic (v rdmci
zjednoduSeni povazujeme poloosy elipsy za totozné) namisto skutecné trajektorie
intervenéniho nastroje (viz obrazek 5). PulkruZnice jsou pravé dvé, nebot projekce jsou
periodické s periodou 180°. Polomér téchto kruznic zavisi na vysSe definované velicing
vychdézejici z poméru mezi rychlosti pohybu interven¢niho néstroje a rychlosti rotace gantry.

Zadani experimentu

V této Casti cviCeni bude provedena simulace, pii které si budete moci sami ovéfit vliv
jednotlivych parametrti procesu zobrazeni na velikost fluoroskopického zkresleni.

Spust’te prostiedi pro kvantitativni analyzu.

Zvolte trasu intervenc¢niho nastroje (symbol otazniku v panelu Trasa intervencniho ndstroje).
Dale vyberte rezim simulace modelovani TSF (panel Typ simulace) a metodu post-
processingu jasu medidnovda normalizace snimku (panel Post-processing jasu). Chceme-li
méftit velikost fluoroskopického zkresleni, volime vzdy tyto atributy simulace.

Poté nastavte akvizi¢ni a rekonstruk¢ni parametry procesu zobrazeni. Muzete zvolit napiiklad:
rychlost rotace gantry 360°/s, rychlost zasunu nastroje 100 mm/s, 360 projekci sejmutych



behem 360° rotace gantry bude rozdélovano do 6 sektorl, vyuzivan bude Ram-Lakentv filtr a
vykon rekonstrukéni jednotky zobrazovaciho systému bude 360 projekci za vtetinu.

Nyni spustte simulaci a vyckejte jejiho dokonceni. Bude simulovéna intervence, kdy je
nastroj zasouvan do prazdné scény a po dokonceni zasunu probéhne jedna 360° rotace gantry.
Intervence tedy skonc¢i tésné pred zapocetim fluorografického charakteru rekonstrukce.

Poté Vam jsou jednotlivé ziskané snimky prezentovany v centralnim okné programu a vy jimi
muzete prochazet bud’ pomoci posuvniku ¢i rolovanim mysi (viz obrazek 6). Ke kazdému
snimku Vam jsou v panelu Zvoleny snimek zobrazeny pfislusné informace. V panelu
Nameérené hodnoty jiz vidite vypoctenou dosazenou frekvenci prezentace obrazu a celkovou
dobu intervence.

-

I Prostiedi pro kvantitativni analyzu - Modelovéni rekonstrukee obrazu pfi €T RTG fluoraskopii =" CT

Napovéda
Smérova analyza

Export do XLS

Ulofit aktualni snimek

/ Ghel 457, 1px trasy = 0.707mm Madelovini
Vytvofit video ze snimkii Hloubka 75% (384px, 272mm) pomoci TSF

Konec programu

360 pr/s

Cas intervence je 2.5 sekundy
Momentalni hloubka je 250 mm

3. sektor, (hly od 120° do 179°

= ©
I

Obrazek 6: Vzhled tstfedniho okna programu pfi prezentaci obrazii demonstrujcich vznik fl. zkresleni

Pravé tyto dvé veliciny jsou jednim z kritérii pro hodnoceni procesu zobrazeni. Frekvence
prezentace obrazu reprezentuje dosazené casové rozliseni. Protoze nejsme schopni mérit
mnozstvi absorbovaného ionizujiciho zareni, bude tato velicina zastoupena dobou trvdni
procedury. Hodnoceni prostorového rozliSeni bude provideno pomoci méreni velikosti
fluoroskopického zkresleni. Pro hodnoceni kontrastniho rozliSeni v obraze budeme vyuzivat
hodnotu kontrastu hrotu ndstroje vii¢i pokracujicimu Hounsfieldovu pruhu (touto velicinou
se vSak prozatim nemusite zabyvat).

Prochézejte nyni ziskanymi snimky a v§imejte si, kdy dochazi k sumaci paprskovych primétt
na resp. mimo trasu intervenéniho nastroje. V souladu s teorii by k sumaci mimo trasu mélo
dochazet ve chvilich, kdy byl sejmut sektor s projekcemi, které obsahuji tthel kolmy na uhel
zasunu intervencniho nastroje. VeSkeré informace o téchto zminénych uhlech naleznete
v panelech Trasa intervencniho ndstroje resp. Zvoleny snimek. Trasa intervenéniho nastroje je
znazornéna v centralnim okné zluté (viz obrazek 6).

Jakmile budete rozumét principu vzniku fluoroskopického zkresleni, vyberte libovolny
snimek a pfistupte k méfeni jeho velikosti pomoci tlacitka Prostorové. Otevie se Vam zvlastni



subaplikace. Velikost fluoroskopického zkresleni predstavuje vzdalenost hrotu fluoroskopické
vychylky od trajektorie intervencniho néstroje. Ve zvoleném snimku vyznacite tahem mysi
oblast zajmu, kterd Vam bude vzapéti zvétSena. Zde oznacte pixel lezici ve stfedu hrotu
fluoroskopické vychylky. Sviij odhad muzete zpfesnit pomoci Sipek na klavesnici ¢i
poloautomatické funkce (tlacitko Maximum v kolmici). Jakmile budete s detekci hrotu
spokojeni, ukoncete subaplikaci.

Pravé jste zméfili velikost fluoroskopického zkresleni. Proved’te simulace s odliSnymi
rychlostmi rotace gantry a rychlostmi zdsunu interven¢niho nastroje (v této fazi cviCeni
ignorujte piipadné varovani o neulozeni dosaznych vysledkl). VSimejte si jejich vlivu na
vyslednou velikost fluroskopického zkresleni.

Vybrany snimek si mizete ulozit do formatu PNG ¢i BMP (menu Studie/Ulozit aktualni
snimek). Sérii ziskanych snimkt je mozné ulozit do souboru videa AVI (menu Studie/Vytvorit
video ze snimkit).

Ukoly

e Proved'te simulace pro rizna nastaveni parametrti fluoroskopického procesu zobrazeni
a zm¢étte prislusné velikosti fluoroskopického zkresleni.

e Subjektivné popiste vliv rychlosti zasunu interven¢niho nastroje a rychlosti rotace
gantry na velikost fluroskopického zkresleni.

4. VVztah rychlosti rotace gantry a rychlosti zasunu nastroje

Z ptedchoziho ukolu jiz vime, ze velikost fluoroskopického zkresleni je ur€ena pomérem
rychlosti rotace gantry a rychlosti zasunu intervencniho nastroje (€1 pohybu Diracova
impulzu).

Tento vztah je dokumentovan na obrazku 7. Lze jej také interpretovat tak, ze volbou nizsi
rotace gantry musime nastroj zasouvat pomaleji, aby byl zachovan stejny rozsah
fluoroskopického zkresleni. Timto zpisobem dochazi ale k prodluzovani doby trvani
intervence.

Konstantni fluoroskopické zkresleni

Rychlost Rychlost zasunu Doba trvani intervence
rotace gantry nastroje (absorbovana davka zareni)

Obrazek 7: Vztah rychlosti rotace gantry a rychlosti zdsunu néstroje a jeho vliv na dobu trvani intervence

Zadani experimentu

Proved’te obdobné simulace jako v pfedchozi ¢asti cviceni. V prvnim piipad¢ zvolte rychlost
zasunu napt. 60 mm/s a rychlost rotace gantry napi. 180°/s. Pii druhé simulaci vyberte
rychlost zasunu 30 mm/s a rychlost rotace gantry 90°/s. Vysledné fluoroskopické zkresleni by
mélo byt totozné. Popiste vlivy téchto voleb na dobu trvani intervence.



5. Optimalizace procesu zobrazeni

Hlavnim davodem vyuziti CT fluoroskopie S kontinudlnim pracovnim rezimem nozniho
pedalu pii zdkroku je nutnost zobrazovani ziskdvanych obrazi v redlném case. Proto je
frekvence prezentace obrazu zdsadnim kritériem pro hodnoceni procesu zobrazeni. Protoze
novy obraz studie je ziskdn vzdy po rekonstrukci vSech projekci jednoho sektoru, ovliviiuje
zvoleny pocet disponibilnich sektori dosazenou frekvenci prezentace obrazu.

Volbou poctu sektorti 1ze korigovat rychlost rotace gantry tak, abychom ziskali pozadovanou
frekvenci prezentace obrazu. Naptiklad rychlost rotace gantry 360°/s vede pfi vyuzivani Sesti
sektorti ke stejné frekvenci prezentace obrazu jako nastaveni rychlosti rotace gantry na 180°/s
a volba dvanacti sektorti. Vztah rychlosti rotace gantry a zvoleného poctu sektori determinuje
disponibilni pocet projekci. Pokud rychlost rotace gantry snizime n-krat, mizeme pfi
zachovani stejnych narokt na vykon rekonstrukéni jednotky zobrazovaciho systému n-krat
zvysit pocet projekci. Frekvence prezentace obrazu zistdva neménna, zvySime-li pfi snizeni
rychlosti rotace gantry pocet disponibilnich sektort pravé n-krat (viz obrazek 8).

Konstantni frekvence prezentace obrazu
Pocet Kontrast hrotu intervenéniho +
projekci nastroje vuci pokracujicimu HP
Potet Rychlost
A rotace +
sektorl
gantry
Velikost fluoroskopického zkresleni +
+ -

Obrazek 8: Diagram vzajemnych vztahii mezi parametry procesu zobrazeni. Pfi konstantni frekvenci prezentace
obrazu umoziuje volba vys$siho poctu sektorti sniZzeni rychlosti rotace gantry a nasledné zvyseni pocétu projekei
pii zachovani narokd na vykon rekonstrukéni jednotky ZS

Rychlost rotace gantry tak hraje roli v konfliktu mezi kontrastnim a prostorovym rozliSenim.
Snizime-li rychlost rotace gantry, okamzit¢ vzroste velikost fluoroskopického zkresleni.
Pokud ale soucasné zvySime pocet vyuzivanych projekci béhem 360° rotace gantry, je
dosazeno vyssiho kontrastniho rozliSeni v obraze.

Kontrastni rozliSeni je determinovano kontrastem hrotu intervenéniho nastroje vuci
pokracujicimu Hounsfieldovu pruhu. Tento artefakt vznikd pii zasunu nastroje do prazdné
scény (jeden z reziml simulace). Plati, Ze toto zkresleni je tim vysSi, ¢im je néstroj hloubg&ji

A4

zasunut, a zarovei se snizuje s vys$im poctem sejmutych projekci béhem 360° rotace gantry.

Obrazek 9: Artefakt Hounsfieldova pruhu (240 projekci, Ram-Lakentv filtr)



Kontrast mezi hrotem nastroje a pokraCujicim Hounsfieldovym pruhem vypocteme
nasledujicim zptisobem

Lig+ Lip B Lyy + Lyp
2 2

kde Lia, Lig, Loa, Log jsou pixely dle schématu na obrazku 10. Hodnota 32 reprezentuje
minimalni rozdil jasu, ktery je nutny, aby byl hrot nastroje detekovatelny pouhym okem, a
byla stanovena empiricky.

K = max( — 32; 0),

Obrazek 10: Znazornéni zdjmovych pixeld

Zadani experimentu

Vyberte trasu interven¢niho nastroje, jako rezim simulace zvolte zdsun do prazdné scény a
vyberte prostou normalizaci snimkii jako metodu post-processingu jasu. Nastavte akvizi¢ni a
rekonstrukéni parametry procesu zobrazeni (muzete nastavit stejné hodnoty jako v predeslych
piipadech) a spust’te simulaci.

Po provedeni vypoctu si prohlédnéte ziskané snimky. Ovéite, ze tvar fluoroskopického
zkreslent je stejny 1 pii aplikaci zdsunu do prazdné scény.

Nyni pfistupte k métfeni kontrastu (tlacitko Kontrastni). Bude Vam znazornéno okoli hrotu
intervencniho ndstroje a zobrazena hodnota kontrastu vypoctend pomoci vySe uvedeného
vztahu.

Nyni provedete dalsi simulaci vV ramci stejné studie. Zméite reZim simulace na modelovdni
TSF a metodu post-processingu jasu na medianovou normalizaci snimku. Trasu
intervencniho nastroje a ostatni akvizi¢ni a rekonstrukéni parametry procesu zobrazeni
neméite! Proved’te simulaci.

Diive zmé&fena hodnota kontrastu je na rozdil od ostatnich kriteridlnich veli¢in zobrazena
normalnim fezem pisma (hodnoty z aktudlni simulace jsou znaceny tu¢né€). Proved’te méfeni
velikosti fluoroskopického zkresleni.

Pokud jste v piedchozi simulaci zméfili kontrastni rozliSeni a nyni jste zjistili velikost
fluoroskopického zkresleni (samoziejmé za predpokladu, Ze jste dodrzeli pravidla pro zmény
akvizi¢nich a rekonstruk¢nich parametrti), mizete pfistoupit k exportu dat do programu
Microsoft Excel. Nejdiive ptidate aktualni vysledky do tzv. fronty (menu Studie/Export do
XLS/Pridat do fronty). Pokud probehlo ptidani uspésn€, miizete nyni export dokonc¢it (menu
Studie/Export do XLS/Dokoncit). Zvolte ndzev souboru a oteviete si soubor v programu
Microsoft Excel.



Jednim z vypoctenych parametrii je pomér kontrastu (mezi hrotem ndstroje a pokracujicim
Hounsfieldovym pruhem) a velikosti fluoroskopického zkresleni. Tato veli¢ina bude figurovat
jako hlavni kritérium optimalizace procesu zobrazeni.

Proved’te n€kolik studii (v kazdé budou dvé simulace se stejnymi parametry, jen pro meéteni
kontrastniho rozliSeni vyuzijete zdsun do prazdné scény a prostou normalizaci snimkit a pro
zjisténi velikosti fluoroskopického zkresleni provedete modelovani TSF S medidnovou
normalizact snimkaii).

Akvizi¢ni parametry procesu zobrazeni volte tak, aby byla dodrzena pozadovana frekvence
prezentace obrazu a vykon rekonstrukéni jednotky ZS. Miizete se inspirovat ndsledujicim
piiklad (viz tabulka 1), kde byla frekvence prezentace obrazu stanovena na 6 snimkl za
vtetinu a vykon rekonstrukéni jednotky ZS na 360 projekci za sekundu.

Tabulka 1: Akvizi¢ni a rekonstrukéni parametry jednotlivych studii pfi frekvenci prezentace obrazu 6 obr./s a
vykonu rekonstrukéni jednotky ZS 360 proj./s

Cislo studie 1 2 3 4 5 6 7 8

Rychlost rotace

o 90 135 180 270 360 540 720 1080
gantry [°/s]

Pocet sektort 24 16 12 8 6 4 3 2

Pocet projekci 1440 | 960 720 480 360 240 180 120

KaZzdou provedenou studii pfidejte do fronty (tj. po zjist€ni kontrastu a velikosti
fluoroskopického zkresleni v ramci kazdé studie). Po piidani posledni studie do fronty
dokoncete export do programu MS Excel. V ném vykreslete zavislost poméru mezi
kontrastem a fluoroskopickym zkreslenim na volbé poctu sektorit ¢i volbé poctu projekci
(ptiklad takové zavislosti je zobrazen na obrazku 11).
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Obrazek 11: Zavislost poméru kontrast/zkresleni na zvoleném poctu sektort



Ukoly
e Proved'te optimalizaci procesu zobrazeni a zkuste urcit zpusob, jak by bylo mozné
zménit polohu maxima v pribéhu zavislosti poméru kontrast/zkresleni na poctu
sektortil resp. projekei.

6. Smérova analyza

Budeme-li experimentalné zasouvat intervencni nastroj konstantni rychlosti do prazdné scény,
uvidime, ze korela¢ni koeficient (mezi ziskanym obrazem a obrazem modelu scény s
intervencnim ndastrojem zasunutym do pfislusné hloubky) obecné stoupa a dosahuje svého
maxima pii dosazeni fluorografického charakteru rekonstrukce po ukonceni zasunu.

V pribéhu vyvoje velikosti korelacniho koeficientu mizeme ale vidét lokalni maxima a
lokalni minima (viz obrazek 12 resp. 13). Pro vysvétleni tohoto jevu vyuzijeme poznatky o
vlivu vzdjemného vztahu mezi momentélni pozici rentgenky a smérem zasunu intervencniho
nastroje na okamzitou velikost fluoroskopického zkresleni.

Pokud je smér §ifeni ionizujiciho zafeni v daném okamziku kolmy na piimku reprezentujici
trasu pohybu intervenéniho néstroje, fluoroskopické zkresleni je obecné nejvyssi, coz se
projevuje lokalnim minimem ve vyvoji korelacniho koeficientu v Case. Jinak je tomu v
ptipadé, kdy se ionizujici zatfeni v danou chvili §ifi rovnobézné s ptimkou odpovidajici trase
pohybu interven¢niho nastroje. Fluoroskopické zkresleni je obecné nejnizsi, coz ma za
nasledek vyskyt lokélniho maxima ve vyvoji korela¢niho koeficientu v Case.

Korelace jednotlivych ziskanych obrazd s modelem scény s pfislu§nou polohou instrumentu
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Obrazek 12: Vyvoj korela¢niho koeficientu v Case



Zadani experimentu

Vyberte trasu intervenc¢niho nastroje ¢. 1 (zdsun shora do hloubky 192 mm). Zvolte rezim
simulace zdsun do prdzdné scény a prostou normalizaci jasu jako metodu post-processingu
jasu. Nastavte akvizi¢ni a rekonstrukéni parametry procesu (volte je libovolng, pouze rychlost
zasunu intervencniho nastroje dejte napt. 15 ¢i 20 mm/s). Proved’te simulaci.

Po jejim skonceni pokracujte volbou v menu Studie/Smeérova analyza. Analyzujte pribehy
korelacnich koeficientl s ohledem teoretické znalosti uvedené na piredchozi strance.
Zobrazené grafy si muzete ulozit.

Korelace jednotlivych ziskanych obrazd s modelem scény s pfislu§nou polohou instrumentu
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Obrazek 13: Vyvoj korelacniho koeficientu v zavislosti na thlu odchylky gantry od vychozi polohy

Zajimavosti

V nékterych pripadech nalezi lokalni maximum az nasledujicimu snimku. K tomuto jevu
dochazi, pokud pftirtistek korela¢niho koeficientu vyplyvajici z hloubéji zasunutého nastroje je
vys$i nez deficit diky fluoroskopickému zkresleni.

Frekvence oscilace mezi lokdlnimi minimy a lokalnimi maximy je pfimo umérna rychlosti
rotace gantry. Amplituda takto definované oscilace klesa se zvySenim rychlosti rotace gantry
nebo se snizenim rychlosti zasunu intervenéniho nastroje. Je tomu tak proto, Ze se
fluoroskopické zkresleni obecné zmensuje. Protoze se korelacni koeficient v priitbéhu zasunu
obecné zvySuje, dochazi postupné ke snizovani amplitudy téchto oscilaci.

Pokud vyuzivame niz§iho poctu projekci a dochazi k vytvofeni Houndsfieldovych pruhu,
korelacni koeficient dosahuje svého maxima v priabéhu zasunu, nikoliv po jeho dokonceni.



