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Úvod

Kvalita obrazu je zcela jistě nezbytným zájmem radiologické fyziky. V souladu s prin-
cipem ALARA je nutné hledat rovnováhu mezi diagnosticky přijatelnou kvalitou
a mezi radiační zátěží. Optimalizace akvizičních protokolů je proto nedílnou sou-
částí klinické praxe. Na pracovištích s mnoha CT přístroji vyvstává problematika,
jak danou kvalitu obrazu, například z již optimalizovaného přístroje, reprodukovat
na ostatních zařízeních, často jiných modelových řad.

Cílem práce je proto zhodnotit proveditelnost přenosu akvizičních parametrů
z jednoho CT přístroje na jiný. Pro tyto účely je v úvodu práce definováno něko-
lik veličin pro hodnocení kvality obrazu, zejména pak výkonové spektrum šumu.
To má zásadní vliv na celkovou charakteristiku obrazu. V dalších částech práce bu-
dou uvedeny různé akviziční parametry a jejich vliv na výslednou kvalitu obrazu,
dále technické aspekty ovlivňující kvalitu obrazu při použití stejných akvizičních
parametrů a dále budou představeny metriky zhodnocení kvality obrazu, které jsou
plně referenční.

V experimentální části práce je cílem navrhnout metodiku pro přenos akvizičních
parametrů, která by byla dostatečně jednoduchá na to, provést ji na libovolném pra-
covišti, ale zároveň dostatečně přesná, aby kvalitu obrazu skutečně alespoň do určité
míry zachovala. Na základě předchozích prací je pro tyto účely naměřeno výkonové
spektrum šumu, pomocí kterého jsou vybrány rekonstrukční metody s podobným
charakterem šumu. Ten má zásadní vliv na vnímání podobnosti obrazů. Současně
jsou určeny korekční křivky v závislosti na akvizičních parametrech referenčních re-
konstrukcí. Pomocí těchto křivek je určena hodnota akvizičních parametrů cílové
rekonstrukce.

Pomocí získaných referenčních křivek jsou pro dané referenční sady dat antro-
pomorfního fantomu naměřeny snímky pořízené za použití přenesených akvizičních
parametrů. Současně je zhodnocena závislost v úvodu definovaných metrik kvality
na akvizičních parametrech a také reprodukovatelnost těchto metrik při stejných
akvizičních parametrech. Pomocí těchto plně referenčních metrik kvality obrazu je
následně zhodnocena použitelnost navrhované metody.
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Kapitola 1

Teoretický úvod

1.1 Veličiny hodnocení kvality obrazu

Kvalita obrazu je zcela zřejmě jedním ze zásádních problematik medicínského zob-
razování. Výsledný obraz by měl být tak kvalitní, aby umožnil rychlou a správnou
diagnózu pacienta. Je však vždy nutné hledat kompromis, pokud jsou s pořízením
obrazu spojena jakákoliv rizika pro pacienta nebo ostatní. Při zobrazování za pou-
žití ionizujícího záření je tvorba obrazu spojena s ozářením. V souladu s principem
radiační ochrany ALARA je nutné hledat kompromis v kvalitě obrazu tak, aby byla
zachována jeho diagnostická hodnota.

Je-li potřeba charakterizovat kvalitu nějakého konkrétního obrazu, nebo obecně
obrazu z nějaké zobrazovací modality, je nutné definovat veličiny pro toto hodno-
cení. Mezi základní charakteristiky kvality obrazu patří prostorové rozlišení a šum
přítomný v obraze. Tyto vlastnosti obrazu pak lze popsat různými způsoby. V ná-
sledujícím textu proto budou představeny některé z nich.

1.1.1 Modulační přenosová funkce

Existuje několik způsobů charakterizace prostorového rozlišení obrazu z dané zob-
razovací modality. V praxi se pro pravidelné testování stálosti kvality obrazu stan-
dardně používají subjektivní metody hodnocení, při kterých je například hodnocena
viditelnost malých objektů v kontrast-detailových fantomech [1], nebo rozlišitelnost
objektů od sebe navzájem, například střídajících se kontrastních objektů ve tvaru
čar [2]. Tyto metody vyhodnocují prostorové rozlišení subjektivně a výsledek může
být závislý na pozorovateli.

Pro objektivní hodnocení prostorového rozlišení je zavedena modulační přeno-
sová funkce (MTF). Tato veličina zjednodušeně popisuje, jaká ztráta kontrastu pří-
sluší objektu o jisté velikosti při zobrazení daným systémem. Změna kontrastu pak
udává ztrátu rozlišení [3]. Praktické určení MTF je obvykle prováděno zobrazením
objektu z vysoce kontrastního materiálu. Takto je produkována buď hranová, čárová
nebo bodová odezva. Výsledná MTF je nakonec určena pomocí Fourierovy transfor-
mace. Ta pak popisuje chování systému vůči celému rozsahu prostorových frekvencí.
Užitečné je však charakterizovat limitní rozlišení pomocí jediné hodnoty. Vybrat
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proto lze například tu prostorovou frekvenci, na které klesne MTF na 10 %, 5 %,
nebo 1 % hodnoty vůči hodnotě pro nulovou prostorovou frekvenci [3].

Richard et al. (2012) se ve své práci zabývali možností určení MTF pro různě
kontrastní objekty. Podle autorů jsou běžné metody určení MTF klinicky atypické,
neboť využívají materiály o vysoké hustotě (typicky wolframová vlákna) a výsledný
obraz je pořizován s co nejnižším šumem. Autoři představili algoritmus určení MTF,
vycházející z metody využívající kontrastní hranu. K určení hranové rozptylové
funkce (ESF) lze využít válcové vložky fantomu, vyrobené z různých materiálů.
Transformací obrazu do polárního systému souřadnic a převzorkováním na desetinu
velikosti pixelu lze získat ESF a z té následně určit MTF. Tento postup lze provést
pro několik řezů a výsledky zprůměrovat. [4].

Autoři tento postup využili ke zhodnocení prostorového rozlišení pro filtrovanou
zpětnou projekci a iterativní rekonstrukci. Pro rekonstrukční algoritmy FBP, ASIR
a MBIR určili MTF pro vložky z tří různých materiálů a také pro různé nastavení
proudu při akvizici. Tím získali MTF pro různé situace kontrastu a šumu v obraze.
Autoři popsali závislost MTF na úrovni kontrastu i šumu v obraze pro iterativní
rekonstrukce ASIR i MBIR. Tuto závislost pro FBP nepozorovali [4].

Důležitým poznatkem tedy je, že při posuzování prostorového rozlišení v obraze je
nutné uvažovat nejen zobrazovací řetězec, ale i zobrazovaný objekt. Je proto důležité
mít co nejvíce informací o zobrazovaném objektu, popřípadě mít dobře definované
požadavky na výslednou rekonstrukci, zejména pak v případech složitých rekon-
strukčních algoritmů, jako jsou iterativní rekonstrukce nebo rekonstrukce pomocí
umělé inteligence.

11



1.1.2 Výkonové spektrum šumu

Je zřejmé, že proces zahrnující genezi a detekci elektromagnetického záření, jme-
novitě pak rentgenového, je zatížen statistickými fluktuacemi. Tento stochastický
charakter má ve výpočetní tomografii, stejně jako v dalších modalitách lékařského
zobrazování, za následek přítomnost šumu v procesu vzniku zobrazovaného sig-
nálu – jednorozměrných, obrazových i objemových dat. Šum je možné redukovat
mnoha způsoby. V reálných podmínkách lékařského ozáření jsou možnosti velmi
omezené radiační zátěží pacientů a určitá hladina šumu v získaném signálu je vždy
nevyhnutelná. Šum má velmi významný vliv na diagnostickou jistotu a proto je žá-
doucí principům jeho vzniku, struktuře a z toho plynoucích možností jeho potlačení
v nejvyšší možné míře porozumět.

Standardní způsoby hodnocení šumu v obraze závisejí na magnitudě šumu. Jde
například o standardní odchylku měřeného signálu. Ta je snadno měřitelná, nicméně
poskytuje jen základní informaci o vlastnostech šumu, neboť zcela ignoruje jakou-
koliv prostorovou závislost. Již dlouhou dobu je zřejmé, že znalost prostorové závis-
losti šumu, tedy takzvaného výkonového spektra šumu (NPS), je velmi cenná. Toto
spektrum šumu vyjadřuje určitou „sílu“ šumu v závislosti na různých prostorových
frekvencích, které odpovídají velikosti objektů v reálném prostoru. [5].

Riederer et al. (1978) odvodili výkonové spektrum šumu ve spojitém tvaru z pro-
jekcí (za předpokladu nekorelovaného šumu v jednotlivých projekcích) při rekon-
strukci filtrovanou zpětnou projekcí pro libovolný rekonstrukční filtr. Kromě toho
autoři představili možnost odhadu daného rekonstrukčního filtru právě z naměře-
ného spektra šumu, přičemž taková metoda není zatížena efektem velikosti ohniska
nebo detekčního elementu. Onu prostorovou korelaci šumu způsobuje ve větší míře
právě rekonstrukční algoritmus. U filtrované zpětné projekce pak této korelaci do-
minuje především volba konkrétního rekonstrukčního filtru. Navíc lze odhadnout
spektrum šumu z jiných zdrojů než z těch související bezprostředně se statistickým
charakterem fotonů pomocí extrapolace NPS pro nekonečný proud při akvizici [5].

Kijewski et al. (1987) odvodili NPS v diskrétním případě, včetně interpolace
a vzorkovacích operací, přičemž předpokládali šum v surových datech jako nekore-
lovaný a aditivní [6]. Jejich výsledky implikují možnost aliasingu šumu do nižších
frekvencí vlivem vzorkování, zvýšení nízkofrekvenčního šumu z důvodu interpolace,
či rotační asymetrie spektra. Detekovatelnost prostorově velkých nízkokontrastních
objektů je dána především právě nízkofrekvenční složkou NPS [7]. Kromě toho je
NPS společně s MTF základem pro výpočet dalších veličin, jako je například detek-
tivní kvantová účinnost (DQE – „Detective quantum efficiency“) nebo počet ekvi-
valentních kvant šumu (NEQ – „Noise-equivalent quanta“). Tyto veličiny se rovněž
uplatňují v charakterizaci kvality obrazu [8].
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Praktické poznámky k měření, určení a interpretaci NPS

Siewerdsen et al. (2002) vytvořili pro experimentální analýzu výkonového spektra
šumu pracovní postup, který je obecně n–rozměrný. Z plně n-dimenzionální analýzy
je možné získat centrální řezy NPS, popřípadě lze analyzovat n-rozměrné spektrum
jako celek. Postup není limitován na prostorové dimenze a lze jej použít i v dimenzi
časové. Základním vztahem pro výpočet NPS je rovnice [8]:

S [f1:n] =
b1:n

N1:n

〈
|DFT{∆d [x1:n]}|2

〉
(1.1)

kde S [f1:n] označuje NPS pro prostorové frekvence f1, . . . , fn, DFT znamená dis-
krétní Fourierovu transformaci, b1, . . . , bn jsou vzorkovací intervaly (velikosti pixelů),
N1, . . . , Nn počet pixelů v dané dimenzi a ∆d [x1:n] je detrendovaný signál (s nulo-
vou střední hodnotou) v n-rozměrném prostoru daném [x1:n], přičemž závorky 〈 〉
označují průměrování přes několik realizací.
Autoři rovněž uvádí, že výkonové spektrum šumu není bezrozměrnou veličinou. Před-
stavují proto pravidlo, dané rovnicí (1.2), pro určení rozměrových jednotek spektra.
Pro signál s jednotkou rozměru [signal] má NPS rozměr dané jednotky na druhou
krát součin rozměru jednotek všech dimenzí [8]:

[NPS] = [signal]2 ·
n∏
i=1

[dimenze] (1.2)

Pro příklad uvažujme situaci objemových CT dat. Vzhledem ke skutečnosti, že hod-
noty voxelů mají u CT jednotku HU a jedná se o objemová data, tedy trojrozměrná,
má třídimenzionální spektrum jednotku HU2 ·mm3. V případě extrakce nebo syn-
tézy centrálního řezu, tedy dvourozměrného spektra, je jednotkou takového NPS
HU2mm2. Budeme-li chtít analyzovat data takzvaného 4D CT, tedy objemových
CT v čase, pak by plně dimenzionální spektrum mělo rozměr HU2 ·mm3 · s, neboť
spektrum není limitováno pouze na prostorovou dimenzi.

V některých případech není vhodné nebo možné analyzovat plněrozměrné spek-
trum a je potřeba získat pouze jeho část. Důvodem mohou být například výpočetní
náročnost pro velmi rozměrné sady dat nebo i obtížnost grafické reprezentace více-
rozměrných spekter. Autoři popisují možnost extrakce a syntézy centrálních řezů,
přičemž odvozují vhodné normalizační faktory tak, aby bylo zamezeno podhodnocení
nebo nadhodnocení spektra. Tyto faktory zahrnují vliv prostorové korelace ortogo-
nálně k rovině extrahovaného centrálního řezu v případě extrakce, nebo tuto korelaci
negují integrací ve směru syntézy spektra pro případ syntézy [8].

Ačkoliv teoretický základ pro analýzu spektra šumu byl položen již poměrně
dávno, širší praktické uplatnění NPS na scéně diagnostických CT chybělo. Zavedení
multidetektorové výpočetní tomografie a helikálních skenů do klinické praxe s sebou
navíc přineslo řadu složitých operací vedoucí k finálnímu rekonstruovanému obrazu.
Pro příklad uveďme různé interpolační techniky nebo rekonstrukční algoritmy, které
mohou výsledné spektrum rovněž ovlivnit [9].
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Ve své práci se Boedeker et al. (2007) zaměřili právě na moderní diagnostická
multidetektorová CT a na praktické záležitosti ohledně NPS. Především porovnávali
metody určení NPS v axiálním a helikálním módu. Dále porovnávali NPS v závislosti
na použití metody subtrakce obrazů. Během výpočtu NPS je jednou z možností jako
zdrojová data použít přímo rekonstruované obrazy homogenního prostředí, čímž je
v NPS obsažena informace o kvantovém šumu, inherentně přítomném z rozptylu
záření, ale i o strukturálním šumu, který vzniká například tvrdnutím svazku nebo je
důsledkem nehomogenity zobrazovaného objektu. Druhou možností je naměřit dvě
sady dat, které jsou od sebe následně odečteny. Takto je přímo odečteno struktu-
rální pozadí, a signál není nutné ve výpočtu NPS detrendovat, tzn. transformovat
tak, aby střední hodnota signálu byla nulová. výsledné spektrum obsahuje informaci
pouze o kvantovém šumu. Jedním z důležitých poznatků v jejich práci je, že pro
úspěšné odečtení strukturální informace je nutné odečítat od sebe obrazy pořízené
stejnou detektorovou řadou. Tato podmínka je snadno docílena při axiálních řezech
v případě, že startovní pozice rentgenky je při každém skenu stejná. Autoři v práci
tvrdí, že není-li startovní pozice stejná, strukturální šum není zcela odstraněn. V pří-
padě helikálního skenu není možné takové situace dosáhnout z důvodu interpolace.
Po odečtení obrazů nejsou výsledná data strukturálního šumu zcela zbavena. Lep-
ších výsledků by bylo možné dosáhnout při subtrakci přímo dat projekcí. Zároveň
poukazují na nestacionaritu CT přístroje a možnost závislosti naměřeného spektra
v závislosti na poloze měřených ROI v prostoru. Nevylučují také možnost, že šum
na detekčních elementech je korelovaný už před rekonstrukcí [9].

(a) (b)

Obrázek 1: Obrázek (a) je rekonstruován vyhlazovacím filtrem B10, obrázek (b) pak
ostrým filtrem B50. Velikost šumu je v obou případech stejná – 21,5 HU, nicméně
detektabilita signálu se liší. Zdroj: Boedeker 2007

Neméně důležitým poznatkem je možnost verifikace závislosti NPS na rekon-
strukčním algoritmu. Autoři zmiňují užitečnost NPS pro charakterizaci jednotlivých
rekonstrukčních filtrů. Zároveň navrhují NPS jako jednu z veličin, jejichž informace
povede k vytvoření jakéhosi standardizovaného protokolu [9]. Existence takového
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protokolu by mohla mít možnost srovnání CT přístrojů nejen v rámci stejné mode-
lové řady, ale i na úrovni zcela nezávislých přístrojů.

Boedeker et al. (2007) se v navazující práci zabývali metrikou SNR vycházející
právě z NPS. Zkoumali především detekovatelností daného signálu v různých pod-
mínkách šumu. Těch bylo docíleno volbou různých rekonstrukčních filtrů a různým
nastavením elektrického množství při akvizici, kterým kontrolovali magnitudu šumu
na pozadí obrazu, danou směrodatnou odchylkou. Autoři například studovali situ-
aci, kdy byla při použití různých rekonstrukčních filtrů zachována stejná směrodatná
odchylka okolního šumu. Přesto však obrazy vykazovaly zcela zřejmý vizuální rozdíl
a především byla rozdílná detekovatelnost signálu, vyjádřena metrikou poměru sig-
nálu k šumu (SNR). Tento příklad je zobrazen na Obr. 1. To podle autorů vede k
tomu, že pokud by chtěl uživatel zachovat stejnou kvalitu obrazu (ve smyslu deteko-
vatelnosti objektu) jako při rekonstrukci prvním z filtrů, nemusel by při rekonstrukci
filtrem ostřejším nastavit elektrické množství tak vysoké, aby souhlasila směrodatná
odchylka [10].

Další poznatek se týkal zvýrazňujících rekonstrukčních filtrů. Autoři porovnávali
dva filtry, opět při stejné hladině šumu, vyjádřené směrodatnou odchylkou. Tento
příklad je zobrazen na Obr. 2. Ačkoliv je směrodatná odchylka šumu na pozadí stejná
a detektabilita vyjádřena SNR téměř stejná, dávkový rozdíl mezi filtry byl 82 %! To
implikuje možnost pro detetekci nízkofrekvenčních objektů použít z rodiny podob-
ných ostrých filtrů takový, který při rekonstrukci vyžaduje nejnižší dávku [10].

(a) (b)

Obrázek 2: Obrázek (a) je rekonstruován filtrem B60, obrázek (b) filtrem B70. Ve-
likost šumu je v obou případech stejná – 26 HU, detektabilita podobná. Dávka pro
pořízení takových obrazů se však liší. Zdroj: Boedeker 2007

Z příkladů uvedených výše vyplývá, že šumová charakteristika daného rekon-
strukčního filtru významně ovlivňuje schopnost detekce přítomného signálu. NPS se
zdá být velmi užitečným nástrojem pro popis této šumové charakteristiky a předsta-
vuje jednu z možností, jak porovnat jednotlivé rekonstrukční algoritmy mezi sebou.
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Charakterizace šumu pomocí měření NPS implicitně předpokládá takzvanou sta-
cionaritu nebo alespoň slabou stacionaritu (wide-sense stationary). To znamená po-
žadavek na konstantní střední hodnotu v celém obraze a aby autokorelační funkce
závisela jen na relativní pozici obrazových bodů mezi sebou [11, 12, 13]. Pokud
by byl tento předpoklad porušen, NPS není jednoznačnou charakteristikou šumu v
obraze.

Pineda et al. (2008) ověřovali předpoklad stacionarity pro 3D cone beam CT.
Stacionarita rekonstrukčního procesu předpokládá, že prostorové korelace šumu jsou
nezávislé na poloze v obrazu. Kovarianční matice popisuje korelaci mezi jednotlivými
frekvencemi. Tato matice je v případě stacionárního procesu diagonální a hodnoty
na diagonále určují právě NPS. NPS pak dává plnou charakteristiku korelace šumu
v obraze, neboť elementy kovarianční matice mimo diagonálu jsou nulové. Autoři
se v práci zabývali mimodiagonálními elementy kovarianční matice pro případ nesta-
cionárního procesu. V této práci nepočítají celou kovarianční matici, ale zaměřují se
na první mimodiagonální člen ve směru osy x. Tento člen popisuje korelaci s nejbližší
frekvencí ve směru x, přičemž autoři v práci předpokládají, že tento člen přispívá
k šumu nejvíce. Při porovnání axiální NPS s axiální reprezentací první mimodia-
gonální složky autoři dokládají podobný tvar spektra, nicméně rozdíl v magnitudě
přibližně desetinásobný. Při porušení předpokladu o stacionaritě pak tedy k šumu
malým ale nezanedbatelným dílem přispívají další faktory [14].

Autoři dále porovnávali závislost NPS na vzdálenosti od středu. Autoři uvažo-
vali tři situace: vodní fantom, vodní fantom při použití bow-tie filtru, a nakonec
prázdný snímek vzduchu. Z výsledků zjistili, že NPS směrem dále od středu rekon-
struované oblasti klesá, což vysvětlují vyšší fluencí fotonů na detektorech z důvodu
nižšího zeslabení válcovým vodním fantomem. Protivážným efektem je však vliv
vzorkování projekcí, které se více uplatňuje při vyšších poloměrech a má tendenci
NPS zvyšovat. S vyšší vzdáleností od středu se navíc ve spektru objevovaly změny,
které porušovaly symetrii spektra [14]. Autoři na svou práci dále navázali a zaměřili
se na mimodiagonální elementy vyšších řádů. Ačkoliv jsou tyto mimodiagonální ele-
menty řádově nižší, než elementy diagonální (tedy NPS), magnituda těchto elementů
zůstává přibližně stejná [15].

Výkonové spektrum šumu je velmi užitečným nástrojem pro určení charakteris-
tiky šumu v obraze, přičemž vzhled obrazů je ovlivněn mimojiné právě texturou
šumu. Volba rekonstrukčního procesu ovlivňuje šum v obraze zcela zásadním způso-
bem. Pokud by bylo cílem získat na dvou přístrojích stejné (nebo alespoň dostatečně
podobné) snímky, zdá se přirozenou volbou volit takové rekonstrukční algoritmy,
které vykazují podobný charakter šumu.
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1.2 Akviziční parametry ovlivňující kvalitu obrazu

Před zahájením skenování jsou voleny akviziční parametry. Těmito parametry jsou
ovlivněny charakteristiky rentgenového záření, které vystupuje z rentgenky, ale také
průběh samotné akvizice. Tyto parametry zásadně ovlivňují výsledný obraz.

1.2.1 Volba napětí na rentgence

Napětím na rentgence je myšlen rozdíl potenciálů mezi anodou a katodou. Tohoto
potenciálu je využito k urychlení elektronů směrem k anodě, kde interagují a produ-
kují brzdné a charakteristické záření. Maximální energie výsledného rentgenového
záření je dána hodnotou maximálního napětí, právě která je uživatelem volena.
Střední energie spektra je vlivem filtrace přibližně v jedné třetině až v jedné polo-
vině maximální energie [16].

Volba napětí má na výsledné záření kvalitativní i kvantitativní efekt. Změnou
maximálního napětí je ovlivněn tvar výsledného spektra, ale i celkový počet kvant
záření a ovlivněna je tedy i dávka pacientovi [3]. Energie záření má vliv na kontrast
v obraze – kontrast je vyšší pro nižší energie záření. Nízkoenergetické záření však
není tak pronikavé a je snadněji absorbováno v pacientovi, čímž zvyšuje dávku,
kterou obdrží. Pro vyšetření větších pacientů je proto potřeba pronikavější záření
i za cenu snížení kontrastu v obraze. Běžný rozsah používaných napětí je od 70 kVp
do 140 kVp, přičemž nejčastěji používané je napětí 120 kVp. To je dostatečné pro
penetraci většiny anatomických částí, včetně oblasti ramen či pánve [16].

1.2.2 Volba elektrického množství

Volba proudu ovlivňuje množství záření, produkované v rentgence. Elektrickým
množstvím se pak označuje součin proudu a doby záření. Volba elektrického množství
má pak na výsledné spektrum kvantitativní efekt. Zvýšením elektrického množství
je zvýšeno množství elektronů urychlovaných v rentgence, potažmo výsledná fluence
záření. Dávka pacientovi závisí na volbě elektrického množství, je-li sníženo, je sní-
žena i dávka a naopak. Zároveň je snížením elektrického množství docíleno vyššího
šumu v obraze [3, 16].

1.2.3 Volba pitch faktoru

Při akvizici pomocí helikálního CT skenu je během rotace rentgenky kontinuálně
posouváno stolem. Pitch faktor je pak definován jako poměr rychlosti posunu stolu
vůči šířce svazku. Je-li pitch faktor roven jedné, posun stolu je stejný jak šířka
svazku a nedochází tak k nedozáření ani přezáření objemu. V případě pitch faktoru
menšího než jedna, je rotace rentgenky rychlejší než posun stolu a skenovaný objem
je přezařován. Pro pitch faktor větší než jedna je rychlost stolu vyšší a objem je
nedozařován. Pro kompenzaci tohoto efektu je některými výrobci zaveden koncept
efektivního elektrického množství, v jehož definici je součin proudu a času vydělen
pitch faktorem. Pro udržení efektivního elektrického množství je snížení pitch faktoru
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vykompenzováno nižším proudem. Bez použití konceptu efektivního elektrického
množství je pitch faktorem ovlivněn šum v obraze a zároveň i dávka pacientovi. V
každém případě pak pitch faktor ovlivňuje rychlost akvizice [3, 16].

1.2.4 Volba tloušťky řezu

Tloušťka řezu je dána velikostí detekčního elementu. Z naměřených dat lze rekon-
struovat širší tloušťky řezů, než jaké byly získány při akvizici. Nižší tloušťky řezů
se vyznačují vyšším šumem v obraze, proto mohou vyžadovat vyšší nastavení elek-
trického množství. Tenčí řezy vykazují vyšší rozlišení v longitudinální ose, zároveň
je pro ně méně výrazný efekt částečného objemu a vykazují tak lepší kontrast. Je
proto nutné zvážit, zda získané výhody převažují cenu zvýšení dávky pacientovi [3].

1.2.5 Volba rekonstrukčního algoritmu

Při rekonstrukci pomocí filtrované zpětné projekce jsou surová data filtrována daným
konvolučním jádrem. Volba tohoto jádra (též označovaného jako filtr nebo kernel)
ovlivňuje prostorové rozlišení i charakter šumu v obraze. Filtry lze rozdělit podle
ostrosti na škále od hladkých, přes ostré, až po ultra-ostré nebo hrany zvýrazňující.
Volba filtru záleží na daném úkolu – jiný kernel bude vybrán pro detekci malých
vysokokontrastních objektů, jiný pro zobrazení nízkokontrastních. Ostré kernely se
vyznačují ostřejším obrazem, nicméně za cenu zvyšení šumu. Charakter šumu, napří-
klad jeho textura, je volbou rekonstrukčního jádra rovněž ovlivněn. Kromě filtrované
zpětné projekce lze využít i iterativní rekonstrukce, což má za následek další změnu
v charakteru obrazu z hlediska struktury šumu či prostorového rozlišení [3, 16].
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1.3 Technické parametry způsobující rozdílný obraz

Pokud bychom zvolili stejné akviziční parametry na dvou různých přístrojích, i přesto
bychom nezískali z obou systémů stejný obraz. Je zřejmé, že technická realizace pří-
stroje se budu lišit mezi různými výrobci. Ať už jde o různou volbu materiálů,
či odlišný celkový design jednotlivých komponentů, každá změna v provedení bude
mít za následek změnu v obraze.

1.3.1 Design rentgenové lampy

Rentgenka je srdcem CT skeneru – je zodpovědna za genezi záření. Typická rent-
genka je tvořena katodou a rotační anodou. Anoda rotuje, čímž rozptyluje ohnisko
na větší plochu a umožňuje tím lepší chlazení. Požadavky na výkon rentgenek zvyšují
i nároky na chlazení. Proto, aby byla zvýšena jejich tepelná kapacita, byly anody
vyráběny větší a tím pádem těžší [17]. Vzhledem ke snižujícím se dobám rotace
a z ní se odvíjejícímu odstředivému zrychlení působícího na rentgenku představo-
valo každé zvýšení hmotnosti problémy. Jeden z výrobců představil nový design
rentgenky. Ta nyní rotuje celá, což umožnilo efektivnější chlazení. Zároveň umožňo-
vala fokusovat elektronový svazek magnetickým polem a docílit tak například me-
tody létajícího ohniska (flying focal spot), které umožňuje dvojnásobné vzorkování
[16, 17, 18]. Je pak zcela zřejmé, že takto rozdílný design základního komponentu
CT přístroje bude mít vliv na výstupní spektrum záření a tím pádem i na výsledný
obraz.

K produkci záření se váže i jeho filtrace. Kromě toho, že spektrum filtruje sa-
motná rentgenka svým materiálem, jsou pro účely změny spektra přidávány další
filtry. Základním účelem je odfiltrovat nízkoenergetické záření, které tolik nepřispívá
k vytvoření výsledného obrazu a naopak způsobuje vyšší dávky pacientům [17]. Dále
může jít kolimátory, vymezující šířku svazku nebo o tvarované filtry, které napří-
klad kompenzují zeslabení na periferiích rekonstruované oblasti (tzv. bow-tie filtry).
Tyto tvarované filtry snižují dávku pacientům bez vlivu na kvalitu obrazu, či zvy-
šují kontrast snížením množství rozptýleného záření a snižují nároky na dynamický
rozsah detektorů [3, 16, 17]. Celková filtrace svazku má tedy vliv na spektrum záření
na výstupu. Rozdílné spektrum záření pak bude hrát roli v rozdílném obrazu i při
zvolení stejných akvizičních parametrů jako je napětí na rentgence nebo elektrické
množství.
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1.3.2 Design detektorů obrazu

Podobně jako rentgenka je kritickou komponentou i detekční systém CT. Detektor
má za úkol převést dopadající záření na elektrický impuls a následně na digitální
signál, který lze dále zpracovat. Kromě samotného detekčního elementu je příto-
men systém zesilovačů a převodníků. Tato elektronika je zodpovědna za zpracování
signálů, ale i za určitou hladinu elektronického šumu [17]. V současnosti jsou nej-
běžnějším typem detektorů ty scintilační [3].

Mezi základní požadavky na materiál detektoru patří vysoká absorbční účinnost,
rychlá časová odezva, rychlý pokles detekovaného signálu, vysoká čistota materiálu
a další. Rozdílné vlastnosti materiálu, ze kterého je detektor vyroben, budou mít
vliv na výsledný obraz. Materiál, kterému nedostatečně rychle poklesne signál a ten
pak ovlivňuje signál z dalších projekcí, může ve výsledném obrazu tvořit artefakty,
jako například kometu připomínající artefakt kolem tenkého kontrastního objektu
nebo směrovou závislost šumu v obraze [19]. Jiné materiály vykazují naopak vysokou
rychlost detekce, vhodnou zejména pro Dual Energy CT s využitím rychlé změny
napětí na rentgence, nicméně na úkor hustoty a tím pádem i efektivity absorpce
[17].
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1.4 Metriky porovnání podobnosti obrazů

V mnoha případech je užitečné, v některých snad dokonce nutné, porovnat mezi
sebou různé obrazové signály. Takové obrazy mohou být v případě medicínských
obrazů například snímky stejné anatomické oblasti z různých modalit nebo ze stejné
modality, ale při různém nastavení parametrů akvizice obrazu. Dále lze porovnávat
obrazy v různých stupních degradace (v rámci libovolného post-processingu).

V případě, kdy je vyhodnocena kvalita „degradovaného“ signálu vůči nějakému
„referenčnímu“, který je považován za nezkreslený, jde o takzvané plně referenční
zhodnocení kvality obrazu. V principu však lze porovnávat daný obrazový signál
vůči nějakému cílovému, přičemž oba mohou být degradovány v intuitivním smyslu
různým zkreslením, typicky šumem o různé magnitudě – tedy ani jeden z obrazů není
dokonalý v pravém významu, ale lze kvantifikovat míru podobnosti mezi těmito sig-
nály. Dále lze kvalitu obrazu vyhodnocovat metodami, které jsou zcela bezreferenční
nebo částečně referenční [20].

Vzhledem k tématu práce budou bezreferenční a částečně referenční metody
opomenuty a představeny budou pouze některé z plně referenčních metrik kva-
lity obrazu. Cílem sekce je představit některé metriky vyhodnocující číselně shodu
mezi dvěma obrazovými signály.

1.4.1 Mean squared error – MSE

Jednou ze základní metrikou porovnání obrazu je střední kvadratická chyba – MSE,
jejíž definice je dána následujícím vzorcem [20]:

MSE =
1

M ·N

M∑
i=1

N∑
j=1

[x (i, j)− y (i, j)]2 (1.3)

kde x a y jsou porovnávané obrazy, i, j polohy jednotlivých pixelů aM a N rozměry
obrazů. Metrika jako taková tedy pracuje přímo z rozdíly hodnot mezi konkrétními,
navzájem si odpovídajícími pixely daných obrazů. Metoda je proto velmi náchylná
na přesnou registraci obrazů na sebe – i misregistrace v řádech jednotek pixelů může
způsobit velký nárůst hodnoty MSE, přičemž nižší hodnota znamená vyšší míru
shody. Jednoduchost výpočtu, stejně jako intuitivní definice s jasným fyzikálním
významem (energie chybového signálu) a další vlastnosti,jí však zaručují místo v
mnoha aplikacích [21].

Na druhou stranu MSE nezvládá vyhodnotit takové případy degradace, kdy různé
obrazy po deformaci vykazují stejnou hodnotu MSE, nicméně jsou dané obrazy
vizuálně vnímány zcela odlišně. Příkladem může být jpg komprese a transformace
jasu – lehce světlejší obraz nebude vnímán hůře, než obraz po kompresi, ačkoliv
by hodnotu MSE měli stejnou [21]. Především tento nedostatek zapříčinil hledání
alternativních způsobů plně referenční kvantifikace kvality obrazu a dal za vznik
metrikám zohledňující lidský vizuální systém – tedy to, jakým způsobem vnímá
určité rozdíly v obrazech člověk.
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1.4.2 Structural similarity index measure – SSIM

Z předpokladu, že lidský vizuální systém je dobře adaptován na extrakci strukturální
informace vychází metrika SSIM. Tato metrika je založena na posuzování degradace
obrazu na základě strukturálního zkreslení [22].

Metrika SSIM pro plně referenční zhodnocení kvality obrazu je založena právě
na strukturální podobnosti. Tato míra podobnosti dvou obrazových signálů x a y
je rozdělena do tří složek, porovnávajících jas l (x, y), kontrast c (x, y) a strukturu
s (x, y). Definice tohoto indexu podobnosti je představena níže [23]. Výpočet před-
pokládá nezáporné, vzájemně registrované obrazové signály x a y. V první fázi je
vypočtena l (x, y) – jasová složka indexu, jež je funkcí středních hodnot µx a µy. Ty
jsou v diskrétním případě definovány následovně:

µx =
1

N

N∑
i=1

xi (1.4)

V dalším kroku je od obrazového signálu odečtena jeho střední hodnota a určena
složka kontrastu – c (x, y), která je funkcí směrodatné odchylky, definované vztahem

σx =

(
1

N − 1

N∑
i=1

(xi − µx)2

) 1
2

(1.5)

Ve třetím kroku je obrazový signál (po odečtení průměrné hodnoty) normalizován
směrodatnou odchylkou. Takto zpracované signály jsou pak vstupem do výpočtu pro
získání členu spojeného se strukturou – s (x, y). Jednotlivé členy indexu strukturální
podobnosti byly navrhnuty tak, aby splňovaly následující kritéria:

1. Symetrie: S (x, y) = S (y, x)

2. Omezenost: S (x, y) ≤ 1

3. Jedinečnost maxima: S (x, y) = 1 pouze tehdy, když x = y, nebo v diskrétním
případě, je-li splněna podmínka xi = yi pro všechna i = 1, . . . , N

Jasová složka indexu byla definována vztahem

l (x, y) =
2µxµy + C1

µ2
x + µ2

y + C1

(1.6)

kde C1 je konstanta definována pro udržení stability v případě, kdy je člen µ2
x + µ2

y

blízký nule, přičemž platí
C1 = (K1L)2 (1.7)

pro dynamický rozsah L (255 v případě 8bitového obrazu v odstínech šedi) a malou
konstantu K1 << 1. Podobně pro kontrastovou složku indexu, definovanou podle
rovnice

c (x, y) =
2σxσy + C2

σ2
x + σ2

y + C2

(1.8)
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a konstantu C2 = (K2L)2 pro dynamický rozsah L a malou konstantu K2 << 1.
Pro strukturní člen indexu platí vztah

s (x, y) =
σxy + C3

σxσy + C3

(1.9)

přičemž platí, že C3 je opět stabilizační konstanta a

σxy =
1

N − 1

N∑
i=1

(xi − µx) (yi − µy) (1.10)

Nakonec jsou jednotlivé členy zkombinovány ve výsledný index SSIM podle ná-
sledující definice:

SSIM (x, y) = [l (x, y)]α · [c (x, y)]β · [s (x, y)]γ (1.11)

kde l (x, y), c (x, y), resp. s (x, y) označují jasovou, kontrastní, resp. strukturní složku
indexu a exponenty α > 0, β > 0, resp. γ > 0 vyjadřují relativní důležitost jednot-
livých členů pro výpočet SSIM. Autoři ve své práci používají jako výchozí hodnoty
α = β = γ = 1 a C3 = C2/2, což výpočet indexu zjednodušuje na tvar

SSIM (x, y) =
(2µxµy + C1) (2σxy + C2)(

µ2
x + µ2

y + C1

) (
σ2
x + σ2

y + C2

) (1.12)

Z různých důvodů je pro zhodnocení kvality obrazu výhodné použít SSIM lokálně,
spíše než globálně. Především jde o prostorově závislý výskyt jednotlivých příznaků,
ale také o skutečnost, že lidský vizuální systém dokáže z typických pozorovacích
vzdáleností efektivně vnímat pouze relativně malou část celkového obrazu. Autoři
používají kruhovou, symetrickou, gaussovskou váhovou funkci pro výpočet lokálních
hodnot, přičemž adekvátně modifikují rovnice (1.4), (1.5) a (1.10). Výsledná hodnota
indexu je pak neváženým průměrem ze všech lokálních hodnot [23].
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1.4.3 Feature similarity index – FSIM

Metrika je založena na poznatku, že lidský vizuální systém rozpoznává v obraze
především takzvané nízkoúrovňové příznaky, jmenovitě například hrany nebo prů-
chody nulou [24, 25]. Ty tedy nesou zásadní informace pro vizuální interpretaci scény
v obraze. Znatelné změny v obraze tedy vedou ke změně těchto příznaků. Na jejich
základě pak lze referenční a porovnávaný obraz srovnávat [26].

Vizuálně rozeznatelné příznaky odpovídají v obraze místům, kde mají Fourierovy
vlny různých frekvencí shodné fáze [24, 27, 28]. V místech vysoké fázové kongruence
lze tedy extrahovat vhodné příznaky. Tyto poznatky vedly autory k volbě fázové
kongruence jako primárnímu příznaku. Uvažujme rozvinutí signálu do Fourierovy
řady ve tvaru

F (x) =
∑
n

Ancos (nωx+ Φn) (1.13)

kde ω označuje konstantu (typicky 2π) a člen Φn označuje fázový posun pro členy
obsahující funkci sinus. Fázová kongruence je pak definována

PC (x) = max
θ∈[0,2π]

∑
nAncos (nωx+ Φn − θ)∑

nAn
(1.14)

přičemž hodnota θ, maximalizující rovnici (1.14), je váženým průměrem fází všech
Fourierových členů v uvažovaném bodě x [29]. Ve své práci Kovesi (1995) rozvíjí
původní definici do dvourozměrného případu a představuje způsob výpočtu pomocí
vlnkové transformace [29]. Ačkoliv je tento postup využit při výpočtu FSIM, jeho
detailní popis je nad rámec této práce.

Složka fázové kongruence v FSIM je definována rovnicí (1.15), kde PCi označuje
fázovou kongruenci pro každý bod x obrazu i a T1 je kladná konstanta pro zvýšení
stability [26].

SPC (x) =
2 · PC1 (x) · PC2 (x) + T1

PC2
1 (x) + PC2

2 (x) + T1

(1.15)

Vzhledem k invarianci fázové kongruence vůči kontrastu a skutečnosti, že lokálním
kontrastem je lidský vizuální systém rovněž ovlivněn, vybrali autoři gradientní mapu
obrazu za sekundární příznak. Mapa fázové kongruence a gradientní mapa obrazu
jsou komplementární příznaky. Druhá složka je tedy definována rovnicí (1.16), kde
Gi označuje velikost gradientu pro každý bod x obrazu i a T2 je kladná konstanta
pro zvýšení stability [26].

SG (x) =
2 ·G1 (x) ·G2 (x) + T2

G2
1 (x) +G2

2 (x) + T2

(1.16)

Kombinací těchto příznaků je vytvořena podobnostní mapa obrazů podle rovnice
(1.17), kde parametry α, resp. β udávají relativní váhu příznaků fázové kongruence,
resp. velikosti gradientu [26].

SL (x) = [SPC (x)]α · [SG (x)]β (1.17)
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Z této podobnostní mapy je následně syntetizováno jediné skóre vážením opět
pomocí fázové kongruence. Definicí

PCm (x) = max (PC1 (x) , PC2 (x)) (1.18)

jsou zohledněny body, ve kterých jsou v jednom nebo druhém porovnávaném obraze
vysoké hodnoty fázové kongruence, díky čemuž lze přejít k finální definici FSIM
podle rovnice (1.19), kde x ∈ Ω označuje body z obrazového prostoru [26].

FSIM =

∑
x∈Ω SL (x) · PCm (x)∑

x∈Ω PCm (x)
(1.19)
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Kapitola 2

Přenos akvizičních parametrů mezi
CT systémy

2.1 Přehled předchozích prací

Solomon et al. (2012) se ve své práci zabývali srovnáním rekonstrukčních algoritmů
různých výrobců na základě textury šumu. Toto srovnání prováděli právě pomocí
NPS. Autoři srovnávali různé rekonstrukční kernely filtrované zpětné projekce z pří-
strojů od výrobců GE (model Discovery CT 750 HD) a Siemens (model SOMA-
TOM Definition Flash). K dosažení tohoto cíle autoři zavedli tříkrokovou metodu,
kdy nejdříve určili NPS z snímků uniformní oblasti, dále filtrovali naměřené spek-
trum s funkcí modelující lidské vizuální vnímání a nakonec kvantitativně srovnali
filtrovaná spektra na základě peakové frekvence spektra a odmocniny středních kva-
dratických rozdílů.

Autoři počítali odhad NPS z obrazů uniformní části fantomu. Aby snížili vliv
nízkofrekvenčního šumu nestochastické povahy, odečítali z těchto snímků fit dat
dvourozměrnou polynomiální funkci druhého řádu. Tím tedy získali snímky s nulo-
vou střední hodnotou, ze kterých bylo možné určit NPS Fourierovou transformací
přímo ze snímků šumu. Radiálním průměrováním této NPS získali jednorozměrnou
reprezentaci. NPS určovali z jednotlivých řezů, přičemž v každém řezu uvažovali čtyři
oblasti zájmu, každou o velikosti 128× 128 pixelů. Pro zahrnutí odlišného vnímání
šumu lidským pozorovatelem na různých prostorových frekvencích bylo naměřené
spektrum filtrováno funkcí lidské vizuální odezvy, která v sobě zahrnuje pozorovací
podmínky.

Autoři vypočítali NPS pro široký rozsah rekonstrukčních kernelů a určili jejich
peakové frekvence. Jednotlivá spektra pak mezi sebou porovnali z hlediska rozdílu
peakové frekvence spektra, označeno jako PFD, a také z hlediska RMSD, odmoc-
niny ze střední kvadratické odchylky. PFD bylo definováno jako GE frekvence peaku
minus Siemens frekvence peaku. Kladné hodnoty PFD znamenají ostřejší GE kernel
a naopak záporné hodnoty označují, že ostřejší je Siemens kernel. Výsledné hod-
noty PFD a RMSD jsou zobrazeny na Obr. 3. Podobnost spekter je dána nízkými
hodnotami jak absolutní hodnoty PFD, tak i RMSD [30].
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Obrázek 3: Hodnoty RMSD (nahoře) a PFD (dole) pro různé kombinace GE a
Siemens kernelů. Nízké hodnoty RMSD označují celkovou podobnost spekter. Nízké
hodnoty PFD označují, že spektra vykazují podobnou peakovou frekvenci. Světlé
body označují podobné páry rekonstrukčních kernelů. Převzato z Solomon et al. [30]

Podle výsledků autorů nevykazují kernely různých výrobců zcela identickou cha-
rakteristiku šumu, ačkoliv lze identifikovat kernely, které jsou vzhledem k sobě z hle-
diska textury šumu nejvíce podobné. Je nicméně nutné volit jeden rekonstrukční
kernel jako referenční a k němu hledat odpovídající kernel. K referenčním kernelům
B30f, resp. B40f od výrobce Siemens odpovídali nejblíže kernely Soft, resp. Standard
výrobce GE [30].

Winslow et al. (2017) opět hledali odpovídající si dvojice rekonstrukcí mezi
CT skenery GE Discovery CT 750 HD a Siemens SOMATOM Definition Flash.
Autoři se zaměřili nejen na strukturu šumu podle NPS, ale brali do úvahy i prosto-
rové rozlišení ve smyslu MTF. Shodu mezi rekonstrukčními algoritmy neporovnávali
navíc pouze pro případ filtrované zpětné projekce, ale i pro různé stupně itera-
tivní rekonstrukce. Zároveň provedli srovnání mezi rekonstrukcemi jednak nezávisle
na dávce, jednak i při uvážení požadavku na podobnou radiační zátěž. Autoři pro
určení NPS postupovali podobně jako Solomon et al. [30], nicméně k charakterizaci
spektra nevyužili peakovou frekvenci, nýbrž váženou střední frekvenci spektra. Pro
odhad dávky pro danou akvizici zvolili hodnotu CTDIvol odpovídající směrodatné
odchylce rovné 10. Tuto referenční hodnotu CTDI získali ze vztahu

CTDIvol =
k

σ2
(2.1)
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kde k vyjadřuje parametr a σ směrodatnou odchylku. Magnitudu šumu ve smyslu
hodnoty směrodatné odchylky a také NPS získali měřením ze čtyřech oblastí v uni-
formní části fantomu. MTF určili autoři pomocí hrany vzduchové vložky fantomu.
Pro účely určení shody mezi rekonstrukcemi autoři využili sigmoidních váhových
funkcí. Tyto váhové funkce byly nastaveny tak, aby penalizovaly rekonstrukce s po-
klesem hodnoty MTF o 5 % a více, a také rekonstrukce s odlišnou váženou střední
frekvencí spektra lišící se o více než 5 %. V případě srovnání rekonstrukcí s uvážením
i radiační zátěže byla zvolena váhová funkce penalizující zdvojnásobení dávky. Na-
vzdory několika rozdílům uvádějí autoři podobné výsledky jako Solomon et al. [30].
Uvážení většího množství porovnávaných rekonstrukčních algoritmů dává širší výběr
vhodných rekonstrukcí k navázání na požadovaný referenční rekonstrukční algorit-
mus. Podle autorů je navíc možné vhodným nastavením síly iterativní rekonstrukce
získat lepší shodu s referenční rekonstrukcí a iterativní rekonstrukce tak nabízí více
možností pro navázání k jiným rekonstrukcím [31].

Obrázek 4: Nejlepší shody Siemens kernelů (osa x) vzhledem k referenčním GE ker-
nelům (osa y). Hodnota za názvem GE, resp. Siemens kernelu vyjadřuje procentuální
sílu, resp. úroveň iterativní rekonstrukce. Převzato z Winslow et al. [31]

Na základě klinické zpětné vazby od radiologů na svém pracovišti porovnávali
Bache et al. (2017) CT skenery různých modelových řad, avšak stejného výrobce.
Jmenovitě šlo o pět přístrojů modelové řady GE LightSpeed VCT a pět přístrojů
řady GE Discovery 750 HD. Autoři v práci identifikovali rozdíly ve velikosti šumu
v obrazech mezi modelovými řadami pro dva různé protokoly, jeden daný doporuče-
ním výrobce, druhý byl vlastní dané instituci. Současně porovnávali nízkokontrastní
detektabilitu (LCD) pro různé tloušťky rekonstruovaných řezů a různou velikost ob-
jektů. Nakonec zhodnotili velikost šumu i detektabilitu pro antropomorfní fantom.
Autoři uvádějí konzistentně lepší výsledky z hlediska velikosti šumu i LCD pro mo-
delovou řadu LightSpeed VCT. Autoři neshledali rozdíly ve výstupu z rentgenky,
neboť ačkoliv využívají odlišné rentgenky, rozdíl ve výstupu mezi nimi nebyl patrný,
stejně jako nebyl patrný rozdíl mezi kvalitami svazku. Autoři připisovali, nicméně
ne s plnou jistotou, horší výsledky pro řadu Discovery 750 HD detektorům. Jedná
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se totiž o jednozdrojové dual-energy CT (metoda rychlého přepínání napětí), které
využívá detektory Gemstone. Ty jsou přizpůsobeny pro rychlé čtení signálu, což
může mít za následek právě horší výsledek pro single-energy protokoly. Autoři tak
zhodnotili rozdíly mezi modelovými řadami, nicméně se v této práci nepokoušeli o
změnu protokolů tak, aby byly rozdíly eliminovány [32].

Einstein et al. (2020) se potýkali s problémem rozdílné kvality obrazu nového CT
skeneru stejného výrobce. Autoři srovnávali nový přístroj GE Revolution HD s dosa-
vadním přístrojem GE Revolution 750 HD GSI. Zpětnou vazbou od klinických radio-
logů na svém pracovišti zjistili rozdíl v obrazech v postkontrastních fázích při použití
stejného rekonstrukčního kernelu Standard. Rozdíl ve vzhledu obrazů byl znatelný
i přes skutečnosti, že se jednalo o přístroje stejného výrobce a bylo proto očekáváno,
že budou vykazovat podobný obraz při stejných podmínkách. Při přejímacích zkouš-
kách nového přístroje navíc nebyl pozorován významný rozdíl mezi jednotlivými
přístroji. Autoři nepozorovali rozdíl mezi NPS rekonstrukčních kernelů Standard
či Soft mezi danými přístroji. Při hodnocení snímků semi-antropomorfního fantomu
a multi-energy CT fantomu pořízených na novém přístroji však pozorovali význam-
nou závislost velikosti šumu na CT číslech daných materiálů ve fantomu při použití
rekonstrukčního kernelu Standard. Při použití kernelu Soft nebyla tato závislost
pozorována a celková velikost šumu byla nižší. Závěrem jejich práce byla změna re-
konstrukce pomocí kernelu Standard u nového přístroje za kernel Soft. Tato změna
s sebou nesla snížení velikosti šumu v obraze, přičemž zachovala dostatečné pro-
storové rozlišení. Autoři poukazují na nedostatečnost metody porovnání na základě
vodních nebo voděekvivalentních fantomů, neboť nezachycují chování pro případy
vyšších hodnot CT čísel [33].

Shafiq-ul-Hassan et al. (2017) studovali vliv rekonstrukčního kernelu na radio-
mika, což jsou kvantitativní příznaky, získané výpočtem různých veličin z obrazo-
vých dat. Těchto příznaků může být z obrazu určeno několik desítek i více. Tato sada
příznaků pak může sloužit k poskytnutí diagnostických či prognostických informací
[34]. Autoři porovnávali různé modely CT skenerů od různých výrobců. Některé
příznaky jsou silně ovlivněny volbou rekonstrukčního algoritmu, zatímco vliv jiných
akvizičních parametrů není tak významný. Autoři zavedli korekční faktory příznaků
závislých na rekonstrukčních kernelech na základě peakové frekvence spektra a hod-
noty maximální intenzity. Tyto veličiny se navíc ukázaly jako nezávislé na volbě
proudu při akvizici. Takto korigované příznaky již nevykazovaly závislost na volbě
rekonstrukčního procesu [35]. Závislost některých příznaků na volbě rekonstrukčních
parametru uvádějí i autoři Meyer et al. (2019), ačkoliv v jejich práci neměla volba
rekonstrukčního algoritmu takový vliv na reprodukovatelnost příznaků jako změna
jiných akvizičních parametrů [36]. V jejich práci však volili zdrojová data z jediného
přístroje a neporovnávala tak skenery od různých výrobců mezi sebou.

Kvalita obrazu je zřejmě významně ovlivněna volbou rekonstrukčního algoritmu
i jinými akvizičními parametry. Změny v kvalitě obrazu lze pozorovat mezi jednot-
livými výrobci CT přístrojů, mezi různými modelovými řadami jednoho výrobce i v
rámci jedné modelové řady. Různá kvalita obrazu a jeho typické charakteristiky tak
mohou mít vliv nejen na kvantitativní hodnocení jako v případě výpočtu příznaků
radiomik, ale i pro subjektivní hodnocení v klinické praxi.
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2.2 Experimentální měření

2.2.1 NPS, šum a korekční křivky

Na přístrojích SPECT/CT GE NMCT 670 (CTmodel BrightSpeed Elite) a PET/CT
Siemens Biograph mCT40 (CT model SOMATOM Definition AS) byl pro různé
kombinace akvizičních parametrů naskenován fantom Catphan 503. Tento fantom
obsahuje moduly CTP404 – Sensitometrický a geometrický modul, CTP528 – modul
vysokokontrastního rozlišení a CTP486 – uniformní modul.

Použité akviziční parametry jsou shrnuty v Tab. 1. Pitch faktor na přístroji GE
nebylo možné nastavit na hodnotu 1, vybrána byla proto nejbližší možná zvolitelná
hodnota. K tomuto pitch faktoru byla u přístroje Siemens vybrána nejbližší nasta-
vitelná hodnota. U přístroje Siemens bylo možné nastavit přímo efektivní elektrické
množství dané vztahem

Qeff =
Proud ·Doba rotace

P itch faktor
(2.2)

nicméně u přístroje GE bylo pouze možné nastavit individuální hodnoty proudu,
pitch faktoru a doby rotace. Přestože byla doba rotace nastavena jako 1 s, v dico-
mové hlavičce byla hodnota vyšší. Z tohoto důvodu bylo nutné přepočítat hodnoty
proudu, které byly na přístroji GE nastaveny. Vzhledem k tomu, že proud na sta-
nici GE bylo možné volit v kroku po 5 mA, jsou výsledné hodnoty efektivního
elektrického množství nejbližší možné k hodnotám na stanici Siemens, jakých bylo
možné dosáhnout. Rekonstruovaná tloušťka řezu na přístroji Siemens byla 0,6 mm.

CT přístroj GE NMCT 670 Siemens Biograph mCT40

Rekonstrukční
algoritmy Soft, Standard B30, I30s3, I30s5,

B40, I40s3, I40s5

Pitch faktor 0,875 0,85

Napětí [kV] 80, 100, 120 80, 100, 120

Efektivní elektrické
množství [mAs]

89, 106, 138, 154,
179, 195, 220

80, 100, 120, 140,
160, 180, 200

Tloušťka rekonstruované
vrstvy [mm] 1,25 0,60

Velikost ohniska 0,7 1,2

Průměr rekonstruované
oblasti [mm] 220 220

Tabulka 1: Akviziční parametry pro naměřené sady dat fantomu Catphan 503
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Následně byly dva po sobě jdoucí řezy zprůměrovány, čímž bylo dosaženo tlouštěk
řezu 1,2 mm. Velikost ohniska byla inherentně volena samotným přístrojem a nebylo
možné ji změnit. Pro každou kombinaci akvizičních parametrů byly naměřeny ihned
po sobě dvě sady dat.

Pro určení NPS byly naměřené sady dat při stejných akvizičních parametrech
od sebe odečteny. Tak byly získány „šumové snímky“. Z těchto snímků byl odečte-
ním eliminován nízkofrekvenční šum nemající původ v náhodném charakteru rentge-
nového záření. Zároveň tak bylo docíleno nulové střední hodnoty snímků. Odečtením
dvou snímků od sebe byla zvýšena variance šumu v obraze, proto byly výsledné ode-
čtené snímky škálovány hodnotou 1/

√
2. Na šumových snímcích uniformního modulu

fantomu pak bylo spočítáno NPS následujícím způsobem:

1. Byla načtena objemová data šumových snímků uniformního modulu fantomu
s celkovým počtem 40 řezů.

2. Ve vzdálenosti 115 pixelů (49 mm) od středu fantomu bylo umístěno 40 oblastí
zájmu o velikosti 64× 64 (27,5× 27,5 mm).

3. Pro každou z těchto oblastí zájmu byla spočtena trojrozměrná Fourierova
transformace, její amplituda byla umocněna na druhou a byla určena prů-
měrná hodnota ze všech 40 oblastí zájmu.

4. Bylo určeno trojrozměrné NPS vynásobením poměru velikostí voxelu a roz-
měru oblastí zájmu, ze kterých bylo NPS určeno.

5. Pro lepší vizualizaci byly z celkového trojrozměrného NPS určeny centrální
transversální, koronární a sagitální řezy integrací spektra v příslušných osách
v souladu s prací autorů Siewerdsen et al. [?]

6. Z centrálního transversálního řezu spektra byla radiálním průměrováním zís-
kána jednorozměrná reprezentace spektra, přičemž hodnota pro nulovou frek-
venci byla lineárně extrapolována.

7. Jednorozměrné spektrum pak bylo interpolováno v krocích po ∆f = 0,025mm−1

od nuly do Nyquistovy frekvence. Z tohoto spektra byla určena vážená střední
frekvence, peaková frekvence a šířka peaku NPS v polovině maxima.

Souběžně s výpočtem NPS byla pro kontrolu určena i magnituda šumu ve smyslu
směrodatné odchylky pro každou oblast zájmu a následně byly pro všechny ROI
zprůměrovány. Integrací NPS přes všechny frekvence byla získána hodnota variance
šumu, kterou lze po odmocnění porovnat se směrodatnou odchylku určenou průmě-
rem z jednotlivých oblastí zájmů. Sensitometrický modul fantomu obsahuje několik
vložek z různých materiálů. Tyto vložky pokrývají široký rozsah hodnot CT čísel.
Fantom obsahuje (seřazeno od nejnižšího CT čísla po nejvyšší) vzduchovou vložku,
dále vložky z polymetylpentenu, polyethylenu s nízkou hustotou, polystyrenu, ple-
xiskla, delrinu a teflonu.
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Tento sensitometrický modul fantomu byl využit ke konstrukci kalibračních křivek
pro přenos akvizičních parametrů mezi různými rekonstrukcemi.

1. Z obou naměřených sad dat byly načteny řezy senzitometrického i uniform-
ního modulu a také modulu pro vysokokontrastní rozlišení. Data naměřená
na přístroji Siemens byla opět sečtena tak, aby tvořila řezy o tloušťce 1,2 mm.

2. V uniformním modulu a modulu pro vysokokontrastního rozlišení bylo ve vzdá-
lenosti 80 pixelů od středu fantomu definováno deset oblastí zájmu o velikosti
20 × 20 × Ni pixelů, kde Ni udává počet řezů daných modulů. Z těchto
oblastí byla určena směrodatná odchylka ve smyslu velikosti šumu v dané ROI.

3. V senzitometrickém modulu byly identifikovány jednotlivé vložky. Pomocí pra-
hování a výpočtu těžiště byly nalezeny středy jednotlivých materiálových vlo-
žek. Do středu vložek byly vloženy kruhové ROI o poloměru 10 pixelů pro každý
řez v daném modulu. Z těchto ROI byly určeny střední hodnoty CT čísel i smě-
rodatná odchylka jako odhad šumu, které byly zprůměrovány přes všechny řezy
i obě naměřené sady dat.

4. Byla určena závislost velikosti šumu jednotlivých vložek v závislosti na efek-
tivním elektrickém množství při dané akvizici podle vztahu N = 1√

A·Qeff+B
,

kde N označuje šum, Qeff efektivní elektrické množství a A,B jsou parametry.

2.2.2 Zhodnocení metod přenosu akvizičních parametrů

Po získání korekčních křivek pro přenos akvizičních parametrů mezi jednotlivými
rekonstrukcemi byla zhodnocena úspěšnost obou metod. Obě metody byly rovněž
srovnány mezi sebou. Zhodnocení metod se řídilo následujícím postupem:

1. Pro vybrané rekonstrukční algoritmy byly naměřeny referenční sady dat an-
tropomorfního fantomu Kyoto Kagaku PH–2B.

2. Byly vybrané cílové rekonstrukční metody, na které budou přeneseny akviziční
parametry z referenčních sad dat. Na základě korekčních křivek pro dané páry
rekonstrukčních metod byly určeny cílové akviziční parametry

3. Byly naměřeny sady dat antropomorfního fantomu při použití příslušných
akvizičních parametrů. Při měření na jednotlivých CT přístrojích byla všechna
měření provedena ihned za sebou k zajištění přesné vzájemné registrace ob-
razů.

4. K naměřeným sadám byla naměřena jedna navíc, s nejvyšším možným nasta-
vením elektrického množství. Ta sloužila jako předloha k vytvoření segmen-
tačních masek jednotlivých orgánů fantomu.

5. Jednotlivé orgány byly pro všechny rekonstrukce segmentovány a byla určena
jejich střední hodnota CT čísla a směrodatná odchylka.

6. Pro oblasti obsahující jednotlivé orgány byly spočteny metriky kvality obrazu
MSE, SSIM a FSIM.
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2.3 Srovnání šumu mezi systémy

2.3.1 NPS rekonstrukcí

Jednorozměrná spektra byla charakterizována frekvencí fpeak, pro které spektrum
nabývalo maxima, střední váženou frekvenci spektra fw danou vztahem

fw =

∑
iwi · fi∑
iwi

(2.3)

kde wi udává hodnotu NPS pro frekvenci fi a nakonec šířkou v polovině maxima
spektra FWHM . Tyto hodnoty jsou shrnuty v Tab. 2. Z těchto hodnot je jasně
patrný trend snížení frekvence maxima spektra s rostoucí sílou iterativní rekon-
strukce. Stejný charakter vykazuje i vážená střední frekvence spektra. Zároveň je
patrné, že rekonstrukce mající vyhlazovací charakter mají maximum spektra na niž-
ších frekvencích.

Centrální transversální, resp. koronární řezy spekter všech rekonstrukcí jsou zob-
razeny na Obr. 5, resp. na Obr. 6. Ve spektrech iterativních rekonstrukcí je opět
patrný posun maxima spektra směrem k nižším frekvencím.

fpeak [mm−1] fw [mm−1] FWHM [mm−1]

B30 0,2488± 0,0055 0,2984± 0,0017 0,3779± 0,0042
I303 0,2202± 0,0101 0,2791± 0,0016 0,3805± 0,0042
I305 0,1583± 0,0121 0,2510± 0,0067 0,3477± 0,0059

B40 0,3012± 0,0055 0,3428± 0,0022 0,4190± 0,0135
I403 0,2452± 0,0101 0,3215± 0,0021 0,4415± 0,0220
I405 0,1750± 0,0000 0,2873± 0,0020 0,3646± 0,0064

Soft 0,2512± 0,0124 0,2875± 0,0091 0,4122± 0,0067
Standard 0,3036± 0,0090 0,3263± 0,0020 0,4413± 0,0042

Tabulka 2: Hodnoty peakové frekvence fpeak, vážené střední frekvence fw a FWHM
pro spektra jednotlivých rekonstrukčních algoritmů. Hodnoty jsou udány jako
Střední hodnota± Směrodatná odchylka ze všech naměřených sad dat.
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Obrázek 5: Transversální centrální řezy normalizovaného 3D NPS – integrál přes
všechny frekvence je roven jedné. Nahoře zleva rekonstrukční algoritmy Soft, B30,
I303, I305. Dole zleva algoritmy Standard, B40, I403, I405.
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Obrázek 6: Koronární centrální řezy normalizovaného 3D NPS – integrál přes
všechny frekvence je roven jedné. Nahoře zleva rekonstrukční algoritmy Soft, B30,
I303, I305. Dole zleva algoritmy Standard, B40, I403, I405.
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Volba rekonstrukčního algoritmu má na šum v obraze zásadní vliv. Změnou re-
konstrukčního algoritmu se proto v obraze mění i charakter šumu. Pro vyjádření
změny charakteru šumu v obraze při přechodu z jednoho rekonstrukčního algoritmu
na jiný bylo provedeno srovnání naměřených NPS pro jednotlivé rekonstrukční me-
tody. Naměřená spektra byla normalizována variancí šumu v původních obrazech.
Takto normalizována spektra byla od sebe odečtena pixel po pixelu ve smyslu

NPSrozdíl = NPScílová rekonstrukce −NPSreferenční rekonstrukce (2.4)

Díky této definici NPSrozdíl vyjadřují kladné hodnoty rozdílového spektra frekvence,
na kterých je při použití cílového algoritmu šum přítomen více, než při rekonstrukci
referenčním algoritmem. Naopak záporných hodnot je dosaženo na frekvencích,
na kterých je přítomna vyšší hodnota šumu při rekonstrukci referenčním algorit-
mem.

Při pohledu na spektra na Obr. 7 si lze všimnout podobnosti v rozdílových spek-
trech pro rekonstrukce B30 a I303 i rekonstrukce B30 a I305. Nápadné jsou přede-
vším kladné hodnoty rozdílových spekter v oblasti nižších frekvencí. To odpovídá
charakteru nízkofrekvenčního šumu ve spektrech iterativních rekonstrukcí. Vzhle-
dem k obrazu rekonstruovaném pomocí filtrované zpětné projekce s kernelem B30
lze v obraze rekonstruovaném iterativní rekonstrukcí s jádrem I30 pozorovat více
šumu v nízkofrekvenční oblasti do hodnoty f = 0,25 mm−1. Naopak v rozmezí frek-
vencí f = 0,25 mm−1 až f = 0,55 mm−1 vykazuje iterativní rekonstrukce I303 i I305
nižší šum než rekonstrukce filtrovanou zpětnou projekcí s jádrem B30. Za zmínku
rovněž stojí rozsah barevné škály. Pro vyšší sílu iterativní rekonstrukce je relativní
změna ve spektru výraznější oproti slabší síle.

Prakticky stejné chování vykazují i rozdílová spektra mezi rekonstrukcemi pomocí
kernelu B40 a iterativními rekonstrukcemi I40 se silami 3 a 5, zobrazena na grafech
na Obr. 8. V nízkofrekvenční oblasti do hodnoty f = 0,30 mm−1 vykazují spektra
iterativních rekonstrukcí více šumu než při rekonstrukci filtrovanou zpětnou projekcí.
V oblasti mezi frekvencemi f = 0,30 mm−1 až f = 0,65 mm−1 je pak hladina
šumu nižší pro spektra iterativní rekonstrukce. Větší síla iterativní rekonstrukce má
opět za následek vyšší relativní změnu spektra oproti volbě slabší síly iterativní
rekonstrukce.

Na Obr. 9 jsou zobrazena rozdílová spektra mezi kernelem B30 a iterativními re-
konstrukcemi I403 a I405. V rozdílovém spektru rekonstrukcí B30 a I405 je opět vidi-
telný významný nízkofrekvenční peak, ohraničený hodnotou f = 0,22 mm−1. V ob-
lasti do f = 0,47 mm−1 je patrný pokles šumu pro iterativní rekonstrukci a následný
lehký nárůst pro vyšší frekvence. Překvapivý je však případ iterativní rekonstrukce
I40 se silou 3. Při přechodu z rekonstrukce pomocí B30 na tuto je patrný pokles šumu
v oblasti nízkých frekvencích do f = 0,40 mm−1. Méně významným je pak nárůst
zastoupení vysokofrekenčního šumu v rozsahu f = 0,47 mm−1 až f = 0,80 mm−1.
Oproti případům na Obr. 7 a 8 a iterativní rekonstrukci I40 se silou 5 chybí pro
iterativní rekonstrukci I40 o síle 3 typický kladný nárůst spektra v oblasti nižších
frekvencí. Tento posun frekvence maxima spektra iterativní rekonstrukce je totiž
pravděpodobně kompenzován výběrem jádra I40, které má spektrum posunuto inhe-
rentně do vyšších frekvencí.
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Rozdíly ve spektrech mezi skenery Siemens a GE jsou zobrazeny na Obr. 10.
Pro přechod z kernelu B30 na kernel Soft je patrný nárůst nízkofrekvenčního šumu
až do hodnoty f = 0,47 mm−1, následovaný méně výrazným poklesem vysoko-
frekvenčního šumu do hodnoty f = 0,70 mm−1. Podobný charakter vykazuje i roz-
díl mezi spektry B40 a Standard, přičemž nárůst v nízkofrekvenční oblasti je patrný
až do hodnoty f = 0,58 mm−1 a pokles ve vysokofrekvenční oblasti až do hodnoty
f = 0,83 mm−1. Rozsah barevné škály rozdílů spekter poukazuje na malé rozdíly
mezi magnitudami spekter.
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Obrázek 7: Rozdíl mezi NPS pro rekonstrukce pomocí filtrované zpětné projekce
s kernelem B30 a iterativní rekonstrukcí I30 se silou 3 (vlevo) a 5 (vpravo).
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Siemens B40 vs. Siemens I405
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Obrázek 8: Rozdíl mezi NPS pro rekonstrukce pomocí filtrované zpětné projekce
s kernelem B40 a iterativní rekonstrukcí I40 se silou 3 (vlevo) a 5 (vpravo).
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Siemens B30 vs. Siemens I403
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Obrázek 9: Rozdíl mezi NPS pro rekonstrukce pomocí filtrované zpětné projekce
s kernelem B30 a iterativní rekonstrukcí I40 se silou 3 (vlevo) a 5 (vpravo).

Siemens B30 vs. GE Soft
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Obrázek 10: Rozdíl mezi NPS skenerů od různých výrobců pro rekonstrukce pomocí
filtrované zpětné projekce. Srovnání mezi kernely Siemens B30 a GE Soft kernelu
(vlevo) a mezi kernely Siemens B40 a GE Standard (vpravo).
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2.3.2 Artefakt ve spektru GE

Oproti spektrům z přístroje Siemens vykazovalo transversální spektrum šumu z pří-
stroje GE radiální asymetrii. Z tohoto důvodu nebylo možné získat jednorozměrné
spektrum radiálním průměrováním. Nesymetrie spektra poukazuje na směrovou zá-
vislost šumu v obraze. Původ této vlastnosti nebyl bohužel zcela objasněn, nicméně
bylo provedeno několik měření ve snaze zjistit, které parametry mají na charakter
spektra vliv.

Na přístroji GE NM CT 670 byl naskenován fantom CatPhan 503. Byla pro-
vedena vždy dvě měření následována ihned po sobě pro přesnou registraci obrazů.
Akviziční parametry byly voleny následovně: napětí na rentgence 100 kV, proud
120 mA, tloušťka řezu 1,25 mm, rekonstrukce FBP s kernelem Standard, průměr
rekonstrukce 220 mm. Proměnné byly akviziční parametry pitch faktor (hodnoty
0,875, 1,35 a 1,675) a doba rotace rentgenky (0,8 s a 1,0 s). Tyto dvě naměřené sady
dat byly od sebe odečteny a tak byly získány rozdílové snímky. Z těchto rozdílových
snímků bylo vypočítané trojrozměrné NPS, z něhož byly získány transversální a
koronární centrální řezy. Centrální řezy pak byly normalizovány variancí šumu tak,
aby integrál spektra přes všechny frekvence byl roven jedné. Normalizované transver-
sální, resp. koronární centrální řezy jsou zobrazeny na Obr. 11, resp. na Obr. 12.

Popisovaná asymetrie spektra v transversálním centrálním řezu byla pozorována
pouze pro rekonstrukce s volbou parametru pitch faktor roven hodnotě 0,875. Ve
spektru je patrno 14, pravidelně vzdálených, peaků. Pro rekonstrukce s pitch fak-
torem rovným 1,35 a 1,675 nebyl daný artefakt přítomen. Kromě toho spektrum
pro hodnotu pitch faktoru 0,875 vykazovalo aliasing v longitudinální ose, který se
manifestoval zvýšenou hodnotou NPS na frekvenci f = 0,35 mm−1. Tento charakter
spektra se proto zdá být závislý na hodnotě pitch faktoru, volba doby rotace zdá se
nemá na přítomnost asymetrie nebo aliasingu zásadní vliv.

Tento fenomén si jistě zaslouží větší pozornost, zejméne z hlediska vlivu na kvalitu
obrazu nebo na detektabilitu objektů v obraze. Pro zhodnocení klinického významu
těchto artefaktů by bylo nutné charakterizovat závislost přítomnosti artefaktů na
akvizičních parametrech, zejména tedy na volbě pitch faktoru, ale i dalších. Zásadní
je ovšem objasnit příčinu vzniku tohoto artefaktu, zjistit, zda se jedná o inherentní
vlastnost systému nebo o chybu a v případě chyby ji opravit.

38



Pitch = 0,875, Rotace 0,8 s
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Obrázek 11: Normalizované transversální centrální řezy trojrozměrného NPS pro
nastavení pitch faktoru 0,875 (vlevo), 1,35 (uprostřed) a 1,675 (vpravo) a doby
rotace rentgenky 0,8 s (nahoře) a 1,0 s (dole).
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Obrázek 12: Normalizované koronární centrální řezy trojrozměrného NPS pro na-
stavení pitch faktoru 0,875 (vlevo), 1,35 (uprostřed) a 1,675 (vpravo) a doby rotace
rentgenky 0,8 s (nahoře) a 1,0 s (dole).
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2.4 Korekční křivky

2.4.1 Obecné paradigma

Základní rovnicí pro určení kalibrační křivky je vztah mezi velikostí šumu v obraze N
a efektivním elektrickým množstvím Q. Ten je daný rovnicí:

N =
1√

A ·Q+B
(2.5)

kde A a B jsou parametry.
Uvažujme snímek získaný referenčním protokolem s určitou hodnotou šumuNreferenční,

jež byl pořízen s hodnotou elektrického množství Qreferenční. Budeme-li chtít dosáh-
nout stejné úrovně šumu pomocí jiného protokolu, lze tak učinit za předpokladu,
že pro tento cílový protokol je znám vztah mezi šumem a elektrickým množstvím
podle rovnice (2.5). Z rovnosti referenčního a cílového šumu platí

1√
Areferenční ·Qreferenční +Breferenční

=
1√

Acílový ·Qcílový +Bcílový
(2.6)

Tato rovnost je splněna, pokud jsou si rovny členy pod odmocninami ve jmenovate-
lích. Jednoduchými algebraickými úpravami lze dojít k následujícímu vztahu

Qcílový =
Areferenční ·Qreferenční

Acílový
+
Breferenční −Bcílový

Acílový
(2.7)

Jestliže kalibrační křivka udává faktor, kterým je nutné korigovat referenční hodnotu
elektrického množství, abychom zjistili, jaké elektrické množství je nutno nastavit
při akvizici za použití jiného protokolu, pak je ze vztahu

Qcílový = CCreferenční,cílový (Qreferenční) ·Qreferenční (2.8)

získána výsledná rovnice pro kalibrační křivku

CCreferenční,cílový (Qreferenční) =
Areferenční

Acílový
+
Breferenční −Bcílový

Acílový ·Qreferenční
(2.9)

Korekční křivka je tedy obecně funkcí referenčního elektrického množství. Označme
člen rovnice (2.9) Areferenční

Acílový
jako parametr a, člen Breferenční−Bcílový

Acílový
jako b. Pro přenos

akvizičních parametrů mezi rekonstrukcemi byly zvoleny dvě metody. První z nich,
označena jako „Metoda 1“ , využívá ke konstrukci korekční křivky pouze hodnoty
šumu ze dvou modulů fantomu neobsahující materiálové vložky. Korekční křivky
podle rovnice (2.9) pro hodnoty šumu mezi dvěma rekonstrukcemi byly zprůmě-
rovány, čímž byla určena výsledná korekční křivka pro Metodu 1. Parametry ko-
rekčních křivek pro různé referenční a cílové rekonstrukce jsou shrnuty v Tab. 3.
Komplexnější metoda, označena jako „Metoda 2“ zahrnovala i dílčí korekční křivky
pro jednotlivé materiálové vložky, ty byly zprůměrovány společně s korekčními křiv-
kami z Metody 1. Parametry korekčních křivek pro Metodu 2 jsou shrnuty v Tab. 4.
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2.4.2 Korekční křivky jednotlivých rekonstrukcí

B30 B40
80 kV 100 kV 120 kV 80 kV 100 kV 120 kV

Soft a 0,7442 0,8073 0,8274 –b -0,5433 -0,3133 -0,7340

I303 a 0,4420 0,4358 0,4387 –b -0,2752 0,1411 -0,8207

I305 a 0,1968 0,1956 0,1986 –b -0,0735 0,0239 -2,7368

Standard a – 0,7180 0,7975 0,8131
b -0,3629 -0,1266 -0,1813

I403 a 0,6835 0,6725 0,6735 0,4265 0,4294 0,4303
b -0,4175 0,0514 -0,5690 -0,6025 -0,0649 -0,5049

I405 a 0,2934 0,2924 0,2961 0,1831 0,1867 0,1891
b -0,0549 0,0664 -2,1810 -0,1343 0,0158 -2,1537

Tabulka 3: Parametry korekčních křivek podle metody 1 pro přenos akvizičních
parametrů mezi jednotlivými rekonstrukcemi. Ve sloupcích jsou vyneseny referenční
rekonstrukce B30 a B40. Na řádcích jsou cílové rekonstrukční algoritmy.

B30 B40
80 kV 100 kV 120 kV 80 kV 100 kV 120 kV

Soft a 0,6908 0,7230 0,7568 –b -6,7793 -0,5491 -3,4942

I303 a 0,4390 0,4610 0,4665 –b -0,5499 -7,6682 -8,1198

I305 a 0,2016 0,2214 0,2409 –b -2,7635 -14,8582 -21,8446

Standard a – 0,6774 0,7130 0,7453
b -7,1417 -0,4921 -2,6123

I403 a 0,6778 0,6863 0,6764 0,4314 0,4443 0,4468
b -0,9626 -3,7607 -1,9649 -1,2707 -4,8023 -4,0154

I405 a 0,2923 0,3130 0,3215 0,1861 0,2031 0,2133
b -1,5362 -10,1852 -10,6052 -1,6704 -10,7192 -11,7306

Tabulka 4: Parametry kalibračních křivek podle metody 2 pro přenos akvizičních
parametrů mezi jednotlivými rekonstrukcemi. Ve sloupcích jsou vyneseny referenční
rekonstrukce B30 a B40. Na řádcích jsou cílové rekonstrukční algoritmy.
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2.5 Zhodnocení metody

2.5.1 Segmentace orgánů

Jednou z možností, jak zhodnotit podobnost dvou různých sad CT dat je vy-
brat v jednotlivých řezech různé oblasti zájmu a porovnat jejich střední hodnoty
CT čísla a směrodatné odchylky. Problémem je však reprodukovatelnost umístění
oblasti zájmu v naměřených datech takovým způsobem, aby byly porovnávány sku-
tečně stejné oblasti v různých sadách dat. Obzvláště pak, jsou-li data pořizována
na různých přístrojích. Z tohoto důvodu byly pro porovnávání středních CT čísel
a směrodatných odchylek vybrány celé orgány, které jsou k dispozici. Orgány ur-
čené k segmentaci byly vybrány plíce, srdce, játra, ledvina, slezina, slinivka, žlučník
a prostata.

Během pořizování dat pro zhodnocení přesnosti metody translace akvizičních pa-
rametrů byla ve stejné geometrii pořízena i sada dat určena pro vytvoření segmen-
tačních masek. Akvizice této segmentační sady dat proběhla s nejvyšším možným
nastavením elektrického množství, aby byl šum v obraze co nejnižší. Získané seg-
mentační masky pro jednotlivé orgány byly následně aplikovány na všechny zbylé
sady dat. Vzhledem k identické geometrii měření byly sady dat pořízené na jed-
nom přístroji navzájem dokonale registrovány. Této skutečnosti bylo plně využito
především při zhodnocení metody translace akvizičních parametrů mezi filtrovanou
zpětnou projekcí a iterativní rekonstrukcí.

Pro segmentaci jednotlivých orgánů byla zvolena metoda založena na prahování.
Ze všeho nejdříve byl z celkové sady dat vybrán objem zájmu zahrnující celý orgán,
který měl být segmentován. Následně byla provedena v každém řezu objemu dvou-
rozměrná interpolace na jemnější mřížku. Interpolaci následovalo prahování podle
empiricky zvoleného prahu. Ten byl volený v závislosti na segmentovaném orgánu.
Morfologickými operacemi byly kompenzovány nedokonalosti masky vzniklé praho-
váním. Zjemnění pixelové mřížky umožnilo použití jemnějších jader těchto morfolo-
gických operací a vedlo k čistější obrazové masce. Tato maska byla zpětně interpolo-
vána na původní mřížku, čímž vznikla výsledná segmentační maska. Schéma tohoto
postupu je zobrazeno na Obr. 13 dole.
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Interpolace

Morfologické
operace

Pomocná
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Interpolace Prahování
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interpolace
Výstupní
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Ostatní

Obrázek 13: Schéma vytvoření segmentační masky pro jednotlivé orgány.
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Plíce a ledviny při vytváření segmentační masky vyžadovaly mezikrok. Pro odstra-
nění oblastí s podobnými CT čísly byly vytvořeny pomocné masky. Mezi krokem
interpolace a prahováním byla dalším prahováním a morfologickými operacemi vy-
tvořena pomocná maska, která byla na obraz aplikována. Schéma tohoto postupu
je zobrazeno na Obr. 13 nahoře. Výsledné segmentační masky jednotlivých orgánů
jsou zobrazena na Obr. 14.

Obrázek 14: Segmentační masky pro GE (liché řádky) a Siemens (sudé řádky).
První a druhý řádek zleva: plíce, srdce, ledvina, játra.
Třetí a čtvrtý řádek zleva: slezina, žlučník, prostata, slinivka.
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2.5.2 Reprodukovatelnost a závislost metrik kvality obrazu
na akvizičních parametrech

Při použití některé z veličin popisující kvalitu obrazu je vhodné porozumět jejímu
chování v různých podmínkách. Zejména u reálných medicínských dat je nutné zjis-
tit, jak je metrika ovlivněna vstupními daty. Pro tento účel byl proveden následující
experiment:

Trup antropomorfního fantomu Kyoto Kagaku PH–2B byl naskenován CT pří-
strojem Siemens Biograph mCT 40 při několika kombinacích akvizičních parametrů
urychlovacího napětí a elektrického množství. Napětí bylo voleno nízké a vysoké –
80 kV a 120 kV. Elektrické množství bylo voleno nízké, střední a vysoké – 30 mAs,
130 mAs a 200 mAs. Takto bylo dáno šest kombinací akvizičních parametrů, tzv.
„akvizic“ . Pro každou akvizici bylo realizováno pět jednotlivých „měření“ .

Z důvodu dosažení nejlepší míry registrace obrazů byla tato měření realizována
ihned po sobě, bez jakékoliv manipulace s objektem mezi měřeními. Vysoký počet
jednotlivých skenů při daných hodnotách elektrického množství zapříčinil potřebu
chlazení rentgenky. Klinický provoz bohužel neumožňoval vyčkat potřebný čas pro
vychlazení, proto byl experiment rozdělen na tři plus tři akvizice. Ty byly rozděleny
podle napětí a naměřeny ve dvou různých dnech. Akvizice jedna až tři byly tedy
pro napětí nízké, akvizice čtyři až šest pro napětí vysoké. Tyto trojice akvizic si
zachovaly geometrii experimentu a jednotlivá měření tak byla na sebe registrována.
Schéma výběru akvizic je zobrazeno na Obr. 15 nahoře.

Aby byla určena míra reprodukovatelnosti vybrané metriky kvality obrazu, byla
mezi sebou porovnávána měření z jedné akvizice. Z pěti měření byly vybrány všechny
možné neopakující se dvojice. Takto tedy bylo získáno deset unikátních dvojic, tzv.
„realizací“ , pro které byla spočtena metrika kvality obrazu pro jednotlivé řezy naske-
novaného fantomu. Schéma výběru jednotlivých realizací je vyobrazeno na Obr. 15
vlevo dole. Z těchto desíti realizací byla určena střední hodnota dané metriky. Tato
hodnota udává teoretický strop, kterého lze dosáhnout při porovnávání sady dat
pořízených při stejných akvizičních parametrech. Takové sady dat jsou z pohledu
člověka stejné, liší se jen konkrétní realizací šumu. Tento šum však metriky kva-
lity vyhodnotí jako rozdíl v obraze, čímž je způsobena rozdílná hodnota metriky
od ideálního stavu.

Pro zjištění chování vybraných metrik kvality obrazu v závislosti na akvizičních
parametrech byly mezi sebou porovnávány měření z různých akvizic. V tomto pří-
padě byla pro všechna měření z jedné akvizice vybrána postupně všechna měření
z akvizice druhé, čímž bylo získáno dvacetpět unikátních dvojic – realizací, pro které
byla spočtena daná metrika kvality obrazu. Schéma výběru jednotlivých realizací je
vyobrazeno na Obr. 15 vpravo dole. Z těchto dvacetipěti realizací byla následně
určena střední hodnota vybrané metriky kvality obrazu pro jednotlivé řezy naske-
novaného fantomu. Takto tedy byly porovnány dvě sady dat pořízené při různých
akvizičních parametrech. Díky tomu lze sledovat chování metriky kvality obrazu
právě v závislosti na těchto vstupních parametrech.
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Obrázek 15: Kombinace v jakých jsou porovnávána jednotlivá měření pro výpočet
indexu kvality obrazu. Nahoře: Vztahy pro porovnávání jednotlivých akvizic.
Vlevo dole: Vztahy pro porovnání měření ve stejné akvizici pro určení reprodukova-
telnosti indexu. Celkem je vybráno 10 realizací.
Vpravo dole: Vztahy pro porovnání měření v různých akvizicích pro určení závislosti
indexu na změně akvizičních parametrů. Celkem je vybráno 25 realizací.
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MSE

V grafu na Obr. 16 jsou hodnoty MSE pro jednotlivé řezy antropomorfního fantomu
a pro různé akvizice. Na první pohled je velmi nápadný tvar průběhu MSE v zá-
vislosti na řezu fantomu, který je patrný pro všechny kombinace akvizic, nicméně
liší se v absolutních hodnotách. Vzhledem k fixní hodnotě elektrického množství
při akvizici a nepoužití modulace proudu je v získaných datech proměnná hodnota
šumu v různých anatomických oblastech. Vyšší hodnota MSE odpovídá anatomicky
oblastem s vyšším zeslabením a tedy šumem. Jde o oblast ramen, břicha a pánve,
oproti tomu je v oblasti plic patrný pokles. Intuitivně by se dalo očekávat, že v pří-
padě porovnávání realizací ze stejných akvizic bude hodnota MSE nejnižší, neboť
jsou porovnávaná data pořízena při stejných akvizičních parametrech. Zároveň lze
očekávat, že realizace z různých akvizic povedou k hodnotě MSE vyšší než v pří-
padě stejné akvizice, jelikož jsou data pořízena při různých akvizičních parametrech.
Zajímavým poznatkem je proto fakt, že tomu tak není. Ve všech případech je hod-
nota MSE pro akvizici s nízkým elektrickým množstvím vyšší téměř v celém roz-
sahu fantomu. Neméně zajímavým zjištěním je rovněž skutečnost, že hodnoty MSE
pro akvizice se středním a vysokým elektrickým množstvím jsou téměř shodné při
srovnání s akvizicemi s nízkým a středním elektrickým množstvím.
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Obrázek 16: Střední hodnota MSE v různých řezech trupu antropomorfního fantomu
pro různé akvizice. Referenční akvizice jsou uspořádány v řádcích podle napětí a
ve sloupcích podle elektrického množství. V rámci daného napětí jsou referenční
akvizice porovnávány s akvizicemi s nízkým (červeně), středním (modře) a vysokým
(černě) elektrickým množstvím.
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SSIM

Hodnoty SSIM v jednotlivých řezech fantomu pro různé akvizice jsou zobrazeny
na grafu na Obr. 17. Zcela zřejmá je podobnost s grafy MSE na Obr. 16. Tvar křivek
je až na detaily prakticky totožný, budeme-li na něj pohlížet jako na vzdálenost
od jedničky, což je hodnota pro ideální případ. Stejně jako v předchozím případě je
i zde patrný stejný tvar křivek pro různé akvizice, lišící se především v absolutních
číslech. Zároveň je opět pozorovatelný fenomén, kdy jsou hodnoty SSIM vždy nejnižší
pro akvizice pořízené s nízkou hodnotou elektrického množství pro všechny referenční
akvizice. Současně nejvyšších hodnot SSIM nabývají akvizice pořízené s nejvyšším
elektrickým množstvím. Patrný je oproti MSE méně akcentovaný peak v oblasti
kolem řezu 40 (anatomická oblast ramen).
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Obrázek 17: Střední hodnota SSIM v různých řezech trupu antropomorfního fantomu
pro různé akvizice. Referenční akvizice jsou uspořádány v řádcích podle napětí a
ve sloupcích podle elektrického množství. V rámci daného napětí jsou referenční
akvizice porovnávány s akvizicemi s nízkým (červeně), středním (modře) a vysokým
(černě) elektrickým množstvím.
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FSIM

Jak je patrné z grafů na Obr. 18, průběh hodnot FSIM se tvarem křivky od před-
chozích případů liší. Namísto dvou zřetelných peaků je daná oblast kolem řezů 110
a 180 o poznání vyrovnanější. Zásadním rozdílem je však chování metriky vzhle-
dem k akvizičním parametrům. Zejména pro referenční akvizice s nízkou hodnotou
elektrického množství (vlevo nahoře a vlevo dole) je pozorováno očekávané chování
metriky FSIM – realizace pořízené stejnými akvizičními parametry dávají hodnotu
FSIM vyšší, než realizace různých akvizičních parametrů. Pro tyto referenční akvi-
zice má nejvyšší hodnotu FSIM právě ta stejná akvizice. To odpovídá intuitivní
představě, že při použití stejných akvizičních parametrů bude hodnota metriky kva-
lita obrazu vyšší, než při použití jiných akvizičních parametrů. Zároveň je patrný
větší odstup modré křivky od červené než černé křivky od modré, což odpovídá
většímu rozdílu mezi nízkým a středním elektrickým množstvím, než je mezi střed-
ním a vysokým. Stejné chování je patrné i pro případ referenční akvizice s vysokým
elektrickým množstvím (vpravo nahoře a vpravo dole). Metrika selhává pouze v pří-
padech referenčních akvizic se středím elektrickým množstvím. V těchto situacích
metrika FSIM nabývá téměř totožných hodnot jak při srovnání s akvizicí se střed-
ním, tak i při srovnání s akvizicí s vysokým elektrickým množstvím.
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Obrázek 18: Střední hodnota FSIM v různých řezech trupu antropomorfního fan-
tomu pro různé akvizice. Referenční akvizice jsou uspořádány v řádcích podle napětí
a ve sloupcích podle elektrického množství. V rámci daného napětí jsou referenční
akvizice porovnávány s akvizicemi s nízkým (červeně), středním (modře) a vysokým
(černě) elektrickým množstvím.
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Shrnutí

Z grafů na Obr. 16, 17 a 18 je zřejmé, že se jednotlivé metriky mezi sebou liší.
V první řadě jsou metriky SSIM a FSIM relativní, maximální hodnota je z definice
dána jako jednička a nastává pro ideální stav srovnání dvou stejných datových sad.
Metrika MSE je absolutní a shora neomezená, přičemž ideální případ dává hodnotu
rovnou nule.

MSE je metrikou srovnávající mezi sebou konkrétní voxely, proto je velmi citlivá
na přesnou registraci obrazů. Ze stejného důvodu je citlivá i na konkrétní manifestaci
šumu v obraze. Tato citlivost se tím významněji projeví, čím větší je velikost šumu
v datech. Podobné chování jako MSE vykazovala i metrika SSIM. Tvarem křivky
si byly obě metriky velmi podobné, zdály se být si navzájem zrcadlovým obrazem.
V místech, kde MSE nabývala vyšších hodnot, byla hodnota SSIM nižší a naopak.
Současně byl pozorovatelný stejný fenomén, kdy akvizice pořízeny s vysokým elek-
trickým množstvím dosahovaly lepšího výsledku než akvizice naměřené s nízkým
elektrickým množstvím, nezávisle na referenční porovnávané akvizici. Metriky MSE
a SSIM tak vyhodnotili, že sady dat naměřené s různými akvizičními parametry
jsou si podobnější, než sady dat naměřené se stejnými akvizičními parametry.

Oproti oběma předchozím metrikám se průběh FSIM odlišoval absencí výrazných
peaků v oblasti břicha a pánve. Zároveň vykazovala vyšších hodnot při srovnávání
stejných akvizic oproti srovnání s různými akvizicemi. To dává metrice vyšší spolehli-
vost při zhodnocení podobnosti dvou sad dat. Přesto však nastal případ, kdy metrika
vyhodnotila dvě různé akvizice téměř shodně.

Důležitým poznatkem je skutečnosti, že sady dat byly naměřeny s fixní hodno-
tou elektrického množství. Průběh všech křivek metrik kvality obrazu pak reflektují
proměnnou hodnotu šumu v obraze v závislosti na anatomické oblasti fantomu.
Bylo by rozumné předpokládat, že při použití automatické modulace proudu by byl
průběh křivek vyrovnanější v celém rozsahu. Tato skutečnost navíc poukazuje na
určitou citlivost všech metrik na šum přítomný v obraze. Metriky SSIM a FSIM
jsou složeny z jednotlivých složek, přičemž každá z nich vyhodnocuje jiné příznaky
v obraze. Relativní váhu těchto složek lze měnit volbou parametrů α, β a γ v rovnici
(1.11) a volbou parametrů α a β v rovnici (1.17). Optimalizací těchto parametrů
by se pravděpodobně dalo docílit lepšího výkonu metrik pro použití porovnávání
medicínských obrazů. Tato problematika je nicméně nad rámec této práce a veškeré
parametry v daných metrikách byly ponechány na výchozích hodnotách.
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2.5.3 Porovnání Siemens: FBP vs. IR

Pro výsledné zhodnocení úspěšnosti metody přenosu akvizičních parametrů byly
porovnány směrodatné odchylky segmentovaných orgánů. Srovnání hodnot střed-
ních CT čísel a směrodatných odchylek pro referenční rekonstrukce B30, resp. B40
je shrnuto v Tab. 5, resp. Tab. 6. Srovnání hodnot metrik kvalit obrazu MSE, SSIM,
resp. FSIM nabízí Tab. 7, Tab. 8, resp. Tab. 9.

Pro referenční rekonstrukce pomocí kernelu B30 jsou pro vyšší hodnoty elek-
trického množství úspěšnější rekonstrukce podle Metody 2. Pro nižší hodnoty elek-
trického množství je úspěšnější Metoda 1. Zároveň se ukazuje, že použití iterativní
rekonstrukce s jádrem I40 předkládá slibné výsledky. Z hlediska metriky MSE je
situace opačná a lepší výsledky dává zcela jasně Metoda 1, stejně jako v případě
metriky SSIM. Pro případ metriky FSIM je úspěšnost obou metod zhruba podobná.

Referenční rekonstrukce pomocí kernelu B40 vykazují podobné chování. Z hle-
diska směrodatných odchylek je preferována Metoda 2, nicméně z hlediska metrik
MSE a SSIM je suverénně označována za bližší k referenčním hodnotám rekonstrukce
získána pomocí Metody 1. Metrika FSIM sice také častěji označuje rekonstrukce po-
mocí Metody 1 za přesnější, v případě referenční rekonstrukce 100 kV, 120 mAs
upřednostňuje Metodu 2.

Porovnávání snímků rekonstruovaných pomocí filtrované zpětné projekce s těmi
získanými iterativní rekonstrukcí mělo tu výhodu, že snímky byly na sebe přesně
registrovány. Toho bylo dosaženo díky tomu, že všechny sady dat byly naměřeny
ihned po sobě na stejném CT skeneru. Díky tomu jsou eliminovány nepřesnosti,
které by mohly vzniknout digitální registrací obrazů.
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2.5.4 Porovnání FBP: Siemens vs. GE

Srovnání referenčních rekonstrukcí B30 s cílovými rekonstrukcemi s použitím jádra
Soft pomocí rozdílu směrodatných odchylek a metrik MSE, SSIM, resp. FSIM je
shrnuto v Tab. 10, Tab. 12, Tab. 14, resp. Tab. 16. Srovnání referenčních rekonstrukcí
B40 s cílovými rekonstrukcemi Standard je pro směrodatné odchylky, metriku MSE,
SSIM a FSIM shrnuto v Tab. 11, Tab. 13, Tab. 15, resp. Tab. 17.

Z hlediska směrodatných odchylek vykazuje pro referenční rekonstrukce pomocí
algoritmu B30 ve srovnání s rekonstrukcemi Soft nejlepších výsledků Metoda 2.
Nicméně i přesto, že jsou rekonstrukce získané pomocí Metody 2 přesnější, nejsou si
tolik blízké s těmi referenčními. Metrika MSE vyhodnotila jako úspěšnější převážně
ty rekonstrukce získané pomocí Metody 1, stejně jako i metrika SSIM. V přibližně
polovině případů vyhodnotila metrika FSIM jako úspěšnější akvizice pomocí Me-
tody 1, v druhé polovině pak ty akvizice, které byly dány Metodou 2.

Referenčním sadám s kernelem B40 byly z hlediska podobnosti směrodatných od-
chylek s cílovými rekonstrukcemi s jádrem Standard vyhodnoceny převážně ty akvi-
zice, které byly určeny Metodou 2. Podobně jako i v předchozích případech, metriky
MSE a SSIM preferovaly akvizice dané Metodou 1. Metrika FSIM opět rozhodla při-
bližně pro polovinu akvizic dané Metodou 1 a pro polovinu akvizic dané Metodou 2.

56



P
or

ov
ná

va
ná

sa
da

P
líc

e
Sr

dc
e

Já
tr

a
Sl

ez
in

a
Sl

in
iv

ka
Le

dv
in

a
Žl

uč
ní

k
P

ro
st

at
a

80
kV

80
m

A
s

B
30

-9
43

,6
4

17
6,

47
27

,3
3

30
,1

5
76

,0
4

61
,6

9
45

,4
0

55
,0

0
17

,8
5

60
,0

4
10

,9
8

59
,4

6
-1

,5
2

54
,1

2
44

,9
2

41
,6

8

80
kV

49
m

A
s

SO
F
T

-9
38

,2
9

16
5,

91
24

,6
6

24
,8

3
82

,7
4

60
,2

4
48

,2
5

66
,6

4
16

,7
2

51
,2

9
18

,0
1

60
,6

3
-2

,6
4

43
,2

6
46

,2
7

35
,1

5
80

kV
57

m
A

s
SO

F
T

-9
38

,7
3

16
4,

65
24

,5
4

22
,9

8
82

,0
2

54
,5

4
48

,3
8

61
,1

5
16

,4
2

46
,9

2
18

,1
5

55
,2

3
-2

,2
6

39
,8

3
46

,2
8

32
,5

7

80
kV

12
0

m
A

s
B

30
-9

44
,9

7
17

6,
32

26
,8

9
24

,5
0

75
,4

7
52

,4
9

44
,9

4
47

,5
5

16
,2

1
49

,1
9

11
,1

5
50

,7
9

-2
,6

4
43

,5
3

44
,1

8
33

,9
4

80
kV

73
m

A
s

SO
F
T

-9
39

,2
2

16
3,

43
24

,4
9

20
,2

2
80

,9
9

46
,4

2
47

,3
8

50
,6

2
16

,2
7

40
,5

7
15

,9
0

45
,7

8
-2

,0
9

34
,1

7
46

,3
8

28
,5

0
80

kV
81

m
A

s
SO

F
T

-9
39

,3
7

16
3,

03
24

,0
3

19
,2

3
80

,6
7

43
,3

1
47

,3
2

46
,3

4
16

,1
2

38
,7

2
15

,4
5

42
,6

0
-3

,2
3

32
,0

7
45

,1
3

26
,6

9

10
0

kV
12

0
m

A
s
B

30
-9

46
,4

0
17

8,
94

31
,8

9
16

,1
4

70
,6

7
32

,7
4

45
,9

9
29

,9
4

22
,9

2
31

,1
2

19
,0

0
32

,0
5

7,
61

27
,8

1
45

,4
9

21
,8

4

10
0

kV
81

m
A

s
SO

F
T

-9
39

,6
2

16
4,

45
28

,7
0

13
,2

6
76

,6
3

26
,2

8
49

,6
9

25
,2

4
23

,9
2

26
,0

1
22

,1
6

26
,0

9
7,

77
21

,1
5

46
,1

5
18

,1
9

10
0

kV
89

m
A

s
SO

F
T

-9
39

,5
5

16
3,

74
28

,8
8

12
,6

9
76

,5
3

25
,1

3
49

,9
8

24
,2

2
24

,3
1

24
,9

0
22

,4
1

24
,7

8
8,

21
19

,6
6

46
,7

4
17

,2
0

12
0

kV
80

m
A

s
B

30
-9

46
,3

4
18

0,
04

35
,5

7
15

,3
7

68
,4

5
30

,2
0

46
,6

4
27

,6
6

27
,4

7
29

,0
8

23
,6

8
29

,8
9

14
,1

4
26

,0
1

47
,0

8
20

,6
0

12
0

kV
57

m
A

s
SO

F
T

-9
37

,0
4

16
3,

43
32

,6
2

12
,4

2
73

,8
3

23
,8

0
50

,4
6

22
,4

2
28

,1
5

23
,9

4
26

,3
7

23
,5

0
14

,5
6

18
,9

6
47

,2
0

16
,7

9
12

0
kV

65
m

A
s

SO
F
T

-9
36

,8
7

16
3,

85
32

,2
3

11
,8

0
73

,7
8

22
,3

5
50

,4
7

21
,0

2
27

,9
7

22
,4

3
26

,1
2

22
,2

4
14

,6
0

17
,8

5
47

,1
7

15
,8

6

12
0

kV
12

0
m

A
s
B

30
-9

46
,6

1
18

0,
00

35
,4

2
12

,7
0

68
,1

5
24

,8
3

46
,2

9
22

,6
7

27
,0

6
23

,8
8

23
,6

2
24

,5
4

13
,6

8
20

,9
7

46
,9

3
16

,8
9

12
0

kV
81

m
A

s
SO

F
T

-9
36

,8
4

16
4,

43
32

,1
7

10
,6

1
73

,6
6

20
,1

7
50

,3
3

18
,7

6
27

,7
6

20
,4

6
25

,9
8

19
,8

7
14

,5
5

16
,0

3
47

,5
4

14
,2

2
12

0
kV

97
m

A
s

SO
F
T

-9
36

,7
8

16
3,

98
32

,4
3

9,
90

73
,6

0
18

,6
0

50
,6

9
17

,0
9

28
,0

5
18

,9
6

26
,0

0
18

,0
5

14
,3

8
14

,6
0

47
,3

2
13

,2
0

12
0

kV
20

0
m

A
s
B

30
-9

47
,1

6
17

9,
85

35
,0

4
10

,0
1

68
,2

6
19

,3
2

46
,5

1
17

,3
7

27
,0

6
18

,7
4

23
,3

5
18

,8
7

13
,7

2
16

,1
4

46
,5

0
13

,0
2

12
0

kV
13

8
m

A
s
SO

F
T

-9
37

,1
0

16
2,

93
32

,6
7

8,
71

73
,6

7
15

,9
5

50
,5

4
14

,3
4

28
,0

0
16

,5
2

26
,0

0
15

,3
3

14
,3

4
12

,6
0

46
,6

0
11

,1
5

12
0

kV
15

5
m

A
s
SO

F
T

-9
36

,9
7

16
3,

34
32

,3
8

8,
18

73
,7

5
15

,2
1

50
,2

4
13

,6
0

27
,9

4
15

,8
6

26
,1

5
14

,5
7

14
,5

9
11

,7
9

47
,5

9
10

,6
9

Ta
bu

lk
a
10

:P
rů
m
ěr
né

ho
dn

ot
y
C
T
čí
se
l(
le
vý

sl
ou

pe
c)

a
sm

ěr
od

at
ný

ch
od

ch
yl
ek

(p
ra
vý

sl
ou

pe
c)

pr
o
je
dn

ot
liv

é
or
gá

ny
(s
eg
m
en
to
va
né
).

R
ef
er
en
čn
ís
ad

a
je

od
cí
lo
vý

ch
od

dě
le
na

ro
zd
ěl
ov
ní
ke
m
.P

ro
ka
žd
ou

dv
oj
ic
ic

ílo
vý

ch
re
ko
ns
tr
uk

cí
od

po
ví
dá

ni
žš
íh

od
no

ta
el
ek
tr
ic
ké
ho

m
no

žs
tv
íM

et
od

ě
2.

Le
pš
ís

ho
da

je
zv
ýr
az
ně
na

tu
čn
ě.

57



P
or

ov
ná

va
ná

sa
da

P
líc

e
Sr

dc
e

Já
tr

a
Sl

ez
in

a
Sl

in
iv

ka
Le

dv
in

a
Žl

uč
ní

k
P

ro
st

at
a

80
kV

80
m

A
s

B
40

-9
42

,0
3

17
8,

31
27

,0
3

37
,1

4
76

,1
8

75
,1

1
45

,3
4

66
,4

3
17

,8
3

73
,6

7
10

,9
5

72
,5

4
-1

,4
4

66
,6

4
44

,7
3

51
,4

3

80
kV

49
m

A
s

ST
D

-9
38

,6
0

16
9,

24
24

,6
7

31
,5

4
82

,7
7

78
,2

2
48

,2
7

89
,0

9
16

,8
9

64
,6

8
18

,0
3

78
,4

8
-2

,5
7

55
,9

6
46

,2
8

44
,5

5
80

kV
57

m
A

s
ST

D
-9

39
,2

1
16

7,
84

24
,5

5
29

,1
2

82
,0

5
70

,6
0

48
,4

3
81

,7
3

16
,5

8
59

,1
4

18
,1

8
71

,4
5

-2
,2

8
50

,9
3

46
,2

8
41

,1
4

80
kV

12
0

m
A

s
B

40
-9

43
,8

8
17

8,
13

26
,6

0
30

,1
6

75
,5

2
64

,1
1

44
,8

7
57

,6
5

16
,2

2
60

,4
7

11
,1

2
62

,2
3

-2
,6

0
53

,7
4

43
,9

7
41

,8
6

80
kV

73
m

A
s

ST
D

-9
39

,9
4

16
6,

49
24

,4
9

25
,5

8
81

,0
2

59
,7

2
47

,4
2

67
,5

0
16

,4
6

51
,0

2
15

,8
9

59
,1

1
-2

,0
1

43
,5

6
46

,4
2

36
,1

2
80

kV
81

m
A

s
ST

D
-9

40
,1

7
16

6,
03

24
,0

2
24

,2
7

80
,7

0
55

,5
3

47
,3

6
61

,3
2

16
,2

9
48

,4
6

15
,4

5
54

,6
8

-3
,1

8
40

,8
0

45
,1

5
33

,7
9

10
0

kV
12

0
m

A
s
B

40
-9

46
,1

2
18

0,
83

31
,6

0
19

,7
8

70
,6

3
39

,9
3

45
,9

5
36

,3
0

22
,9

2
38

,0
3

18
,9

6
39

,3
7

7,
67

34
,2

8
45

,3
0

26
,9

1

10
0

kV
81

m
A

s
ST

D
-9

40
,7

2
16

7,
36

28
,6

8
16

,5
7

76
,6

5
32

,8
4

49
,7

2
31

,9
6

24
,0

7
32

,1
9

22
,1

6
32

,9
2

7,
78

26
,5

8
46

,1
4

22
,9

7
10

0
kV

89
m

A
s

ST
D

-9
40

,6
9

16
6,

60
28

,8
9

15
,8

3
76

,5
5

31
,3

4
50

,0
1

30
,6

0
24

,4
6

30
,7

4
22

,4
3

31
,2

4
8,

24
24

,7
0

46
,7

5
21

,7
6

12
0

kV
80

m
A

s
B

40
-9

46
,1

3
18

1,
91

35
,2

9
18

,8
2

68
,4

2
36

,8
5

46
,5

7
33

,4
9

27
,4

6
35

,5
8

23
,6

6
36

,6
7

14
,1

6
31

,9
7

46
,9

3
25

,3
3

12
0

kV
57

m
A

s
ST

D
-9

38
,2

5
16

6,
21

32
,6

2
15

,5
1

73
,8

5
29

,6
7

50
,4

9
28

,1
6

28
,3

1
29

,6
9

26
,3

8
29

,6
1

14
,5

9
23

,8
7

47
,2

9
21

,1
9

12
0

kV
65

m
A

s
ST

D
-9

38
,0

8
16

6,
63

32
,2

4
14

,7
0

73
,8

1
27

,7
9

50
,5

0
26

,3
0

28
,0

8
27

,7
9

26
,1

1
28

,0
0

14
,5

9
22

,3
4

47
,2

3
20

,0
4

12
0

kV
12

0
m

A
s
B

40
-9

46
,6

2
18

1,
89

35
,1

5
15

,5
0

68
,1

2
30

,1
9

46
,2

3
27

,4
5

27
,0

3
29

,0
3

23
,5

9
30

,1
0

13
,6

8
25

,7
3

46
,7

7
20

,6
6

12
0

kV
81

m
A

s
ST

D
-9

38
,0

5
16

7,
27

32
,1

9
13

,1
8

73
,6

8
24

,9
9

50
,3

6
23

,3
8

27
,9

2
25

,1
9

25
,9

8
24

,9
0

14
,5

4
20

,0
9

47
,6

1
17

,9
4

12
0

kV
97

m
A

s
ST

D
-9

38
,0

2
16

6,
76

32
,4

1
12

,2
5

73
,6

3
22

,9
3

50
,7

2
21

,2
9

28
,1

6
23

,2
2

26
,0

1
22

,6
2

14
,4

2
18

,3
3

47
,4

0
16

,6
9

12
0

kV
20

0
m

A
s
B

40
-9

47
,3

4
18

1,
75

34
,7

8
12

,1
6

68
,2

2
23

,3
6

46
,4

4
21

,0
4

27
,0

6
22

,5
9

23
,3

2
23

,1
3

13
,7

3
19

,7
7

46
,3

5
15

,9
5

12
0

kV
13

8
m

A
s
ST

D
-9

38
,3

7
16

5,
62

32
,6

8
10

,6
3

73
,7

0
19

,5
2

50
,5

8
17

,7
4

28
,2

0
20

,0
5

26
,0

5
19

,1
9

14
,4

1
15

,7
0

46
,6

9
14

,1
1

12
0

kV
15

5
m

A
s
ST

D
-9

38
,2

4
16

6,
03

32
,4

0
10

,0
1

73
,7

9
18

,5
5

50
,2

8
16

,8
0

28
,1

3
19

,1
3

26
,1

5
18

,1
8

14
,6

6
14

,7
0

47
,5

9
13

,4
9

Ta
bu

lk
a
11

:P
rů
m
ěr
né

ho
dn

ot
y
C
T
čí
se
l(
le
vý

sl
ou

pe
c)

a
sm

ěr
od

at
ný

ch
od

ch
yl
ek

(p
ra
vý

sl
ou

pe
c)

pr
o
je
dn

ot
liv

é
or
gá

ny
(s
eg
m
en
to
va
né
).

R
ef
er
en
čn
ís
ad

a
je

od
cí
lo
vý

ch
od

dě
le
na

ro
zd
ěl
ov
ní
ke
m
.P

ro
ka
žd
ou

dv
oj
ic
ic

ílo
vý

ch
re
ko
ns
tr
uk

cí
od

po
ví
dá

ni
žš
íh

od
no

ta
el
ek
tr
ic
ké
ho

m
no

žs
tv
íM

et
od

ě
2.

Le
pš
ís

ho
da

je
zv
ýr
az
ně
na

tu
čn
ě.

58



R
ef

er
en

čn
ís

ad
a

P
or

ov
ná

va
ná

sa
da

P
líc

e
Sr

dc
e

Já
tr

a
Sl

ez
in

a
Sl

in
iv

ka
Le

dv
in

a
Žl

uč
ní

k
P

ro
st

at
a

80
kV

12
0

m
A

s
B

30
80

kV
73

m
A

s
SO

F
T

14
20

3,
01

89
40

,4
8

14
12

2,
36

10
78

1,
88

45
30

,7
8

61
65

,5
5

35
33

,0
0

62
55

,3
6

80
kV

81
m

A
s

SO
F
T

14
21

4,
46

91
26

,2
8

13
78

4,
75

10
45

5,
49

44
82

,3
3

57
26

,9
0

33
66

,2
0

64
39

,8
1

80
kV

80
m

A
s

B
30

80
kV

49
m

A
s

SO
F
T

14
94

2,
92

91
05

,4
4

16
45

7,
04

13
26

6,
47

65
33

,2
1

87
89

,2
2

53
41

,9
8

66
59

,7
4

80
kV

57
m

A
s

SO
F
T

14
69

9,
07

91
08

,9
4

15
73

0,
21

12
56

6,
88

60
75

,6
8

79
94

,6
3

49
72

,3
0

67
42

,3
0

10
0

kV
12

0
m

A
s
B

30
10

0
kV

81
m

A
s

SO
F
T

11
73

3,
08

89
90

,5
1

91
77

,7
6

72
22

,2
7

24
73

,8
3

25
39

,3
5

14
26

,7
9

52
01

,7
5

10
0

kV
89

m
A

s
SO

F
T

11
55

4,
30

89
39

,4
9

89
96

,7
9

72
48

,1
6

23
75

,5
9

24
24

,9
2

13
75

,0
7

51
42

,5
7

12
0

kV
80

m
A

s
B

30
12

0
kV

57
m

A
s

SO
F
T

10
76

3,
54

92
91

,5
0

76
73

,4
3

65
72

,2
2

23
93

,6
5

19
50

,7
6

12
07

,8
3

52
73

,6
0

12
0

kV
65

m
A

s
SO

F
T

11
04

2,
90

95
01

,6
5

75
63

,0
4

65
43

,0
1

23
90

,4
7

18
68

,6
5

11
52

,8
0

53
68

,9
7

12
0

kV
12

0
m

A
s
B

30
12

0
kV

81
m

A
s

SO
F
T

10
42

4,
43

89
20

,5
4

72
91

,8
3

62
16

,4
1

18
70

,3
8

15
37

,2
1

86
4,

10
47

61
,0

7
12

0
kV

97
m

A
s

SO
F
T

10
57

1,
57

90
85

,9
1

71
82

,3
2

62
53

,3
1

18
70

,7
7

14
71

,7
0

82
8,

86
48

14
,2

0

12
0

kV
20

0
m

A
s
B

30
12

0
kV

13
8

m
A

s
SO

F
T

10
71

4,
23

94
38

,0
3

68
34

,6
4

58
33

,5
6

17
30

,9
8

10
57

,9
9

55
7,

63
50

37
,1

1
12

0
kV

15
5

m
A

s
SO

F
T

10
90

3,
34

95
46

,1
2

68
01

,2
4

57
84

,5
4

16
90

,6
8

10
32

,4
5

53
7,

14
51

66
,4

8

Ta
bu

lk
a
12
:H

od
no

ty
M
SE

pr
o
je
dn

ot
liv

é
or
gá

ny
(n
es
eg
m
en
to
va
né
).
P
ro

ka
žd
ou

dv
oj
ic
ic

ílo
vý

ch
re
ko

ns
tr
uk

cí
od

po
ví
dá

ni
žš
íh

od
no

ta
el
ek
tr
ic
ké
ho

m
no

žs
tv
íM

et
od

ě
2.

N
iž
ší

ho
dn

ot
a
M
SE

(z
vý

ra
zn
ěn
a
tu
čn
ě)

oz
na

ču
je

le
pš
ís

ho
du

.

59



R
ef

er
en

čn
ís

ad
a

P
or

ov
ná

va
ná

sa
da

P
líc

e
Sr

dc
e

Já
tr

a
Sl

ez
in

a
Sl

in
iv

ka
Le

dv
in

a
Žl

uč
ní

k
P

ro
st

at
a

80
kV

12
0

m
A

s
B

40
80

kV
73

m
A

s
ST

D
16

27
2,

79
99

87
,0

0
17

12
3,

00
14

10
9,

89
66

50
,1

2
91

41
,1

2
53

83
,9

3
76

51
,7

5
80

kV
81

m
A

s
ST

D
16

22
2,

05
10

16
2,

44
16

60
6,

02
13

52
6,

46
65

11
,0

3
84

66
,6

1
51

32
,0

0
78

15
,3

4

80
kV

80
m

A
s

B
40

80
kV

49
m

A
s

ST
D

17
51

0,
29

10
31

4,
37

20
79

2,
80

18
24

5,
25

98
15

,9
9

13
33

6,
15

82
97

,0
0

84
94

,8
0

80
kV

57
m

A
s

ST
D

17
09

8,
35

10
28

7,
15

19
65

2,
67

16
97

5,
71

90
63

,9
9

12
01

7,
33

76
26

,5
2

85
21

,8
6

10
0

kV
12

0
m

A
s
B

40
10

0
kV

81
m

A
s

ST
D

13
02

7,
98

98
45

,5
5

10
42

7,
17

86
13

,0
4

33
20

,0
9

36
09

,7
8

21
03

,7
9

60
15

,0
2

10
0

kV
89

m
A

s
ST

D
12

80
7,

13
97

82
,6

1
10

20
6,

05
86

18
,0

2
31

84
,9

2
34

49
,4

2
20

28
,3

2
59

36
,4

9

12
0

kV
80

m
A

s
B

40
12

0
kV

57
m

A
s

ST
D

11
87

0,
06

10
14

8,
14

86
88

,0
0

77
61

,9
4

31
46

,7
9

28
17

,9
7

17
91

,2
8

60
17

,2
1

12
0

kV
65

m
A

s
ST

D
12

15
8,

90
10

37
2,

75
85

39
,2

9
76

97
,3

7
31

17
,0

7
26

84
,9

3
17

03
,3

3
61

05
,2

8

12
0

kV
12

0
m

A
s
B

40
12

0
kV

81
m

A
s

ST
D

11
44

0,
70

97
06

,3
3

80
95

,0
5

72
15

,1
8

23
89

,4
3

21
60

,0
5

12
53

,6
7

53
81

,3
2

12
0

kV
97

m
A

s
ST

D
11

58
7,

67
98

76
,7

1
79

46
,6

3
72

28
,0

3
23

65
,5

1
20

55
,2

3
11

98
,2

4
54

19
,2

2

12
0

kV
20

0
m

A
s
B

40
12

0
kV

13
8

m
A

s
ST

D
11

68
5,

72
10

24
7,

04
74

40
,0

1
66

58
,0

8
20

85
,7

1
14

53
,4

7
78

8,
69

55
97

,8
6

12
0

kV
15

5
m

A
s
ST

D
11

88
3,

54
10

36
9,

21
73

95
,4

4
65

92
,7

3
20

28
,5

6
14

12
,0

9
76

0,
17

57
34

,4
2

Ta
bu

lk
a
13
:H

od
no

ty
M
SE

pr
o
je
dn

ot
liv

é
or
gá

ny
(n
es
eg
m
en
to
va
né
).
P
ro

ka
žd
ou

dv
oj
ic
ic

ílo
vý

ch
re
ko

ns
tr
uk

cí
od

po
ví
dá

ni
žš
íh

od
no

ta
el
ek
tr
ic
ké
ho

m
no

žs
tv
íM

et
od

ě
2.

N
iž
ší

ho
dn

ot
a
M
SE

(z
vý

ra
zn
ěn
a
tu
čn
ě)

oz
na

ču
je

le
pš
ís

ho
du

.

60



R
ef

er
en

čn
ís

ad
a

P
or

ov
ná

va
ná

sa
da

P
líc

e
Sr

dc
e

Já
tr

a
Sl

ez
in

a
Sl

in
iv

ka
Le

dv
in

a
Žl

uč
ní

k
P

ro
st

at
a

80
kV

12
0

m
A

s
B

30
80

kV
73

m
A

s
SO

F
T

0,
99

74
93

0,
99

82
68

0,
99

71
77

0,
99

77
52

0,
99

89
28

0,
99

85
11

0,
99

91
27

0,
99

87
84

80
kV

81
m

A
s

SO
F
T

0,
99

75
03

0,
99

82
43

0,
99

72
50

0,
99

78
35

0,
99

89
48

0,
99

86
13

0,
99

91
68

0,
99

87
61

80
kV

80
m

A
s

B
30

80
kV

49
m

A
s

SO
F
T

0,
99

72
86

0,
99

82
11

0,
99

66
08

0,
99

71
35

0,
99

84
12

0,
99

78
58

0,
99

86
67

0,
99

86
37

80
kV

57
m

A
s

SO
F
T

0,
99

73
51

0,
99

82
16

0,
99

67
74

0,
99

73
07

0,
99

85
31

0,
99

80
52

0,
99

87
59

0,
99

86
35

10
0

kV
12

0
m

A
s
B

30
10

0
kV

81
m

A
s

SO
F
T

0,
99

79
89

0,
99

82
95

0,
99

82
89

0,
99

86
23

0,
99

94
70

0,
99

93
98

0,
99

96
56

0,
99

90
69

10
0

kV
89

m
A

s
SO

F
T

0,
99

80
23

0,
99

83
09

0,
99

83
21

0,
99

86
24

0,
99

94
91

0,
99

94
23

0,
99

96
70

0,
99

90
85

12
0

kV
80

m
A

s
B

30
12

0
kV

57
m

A
s

SO
F
T

0,
99

81
61

0,
99

82
56

0,
99

85
89

0,
99

87
67

0,
99

95
00

0,
99

95
30

0,
99

97
07

0,
99

90
86

12
0

kV
65

m
A

s
SO

F
T

0,
99

81
17

0,
99

82
23

0,
99

86
11

0,
99

87
76

0,
99

95
06

0,
99

95
50

0,
99

97
21

0,
99

90
77

12
0

kV
12

0
m

A
s
B

30
12

0
kV

81
m

A
s

SO
F
T

0,
99

82
28

0,
99

83
26

0,
99

86
90

0,
99

88
60

0,
99

96
23

0,
99

96
38

0,
99

97
96

0,
99

91
85

12
0

kV
97

m
A

s
SO

F
T

0,
99

82
07

0,
99

83
01

0,
99

87
13

0,
99

88
59

0,
99

96
27

0,
99

96
54

0,
99

98
04

0,
99

91
84

12
0

kV
20

0
m

A
s
B

30
12

0
kV

13
8

m
A

s
SO

F
T

0,
99

82
01

0,
99

82
47

0,
99

87
96

0,
99

89
54

0,
99

96
75

0,
99

97
56

0,
99

98
73

0,
99

91
62

12
0

kV
15

5
m

A
s
SO

F
T

0,
99

81
71

0,
99

82
29

0,
99

88
03

0,
99

89
63

0,
99

96
87

0,
99

97
63

0,
99

98
78

0,
99

91
41

Ta
bu

lk
a
14

:H
od

no
ty

SS
IM

pr
o
je
dn

ot
liv

é
or
gá

ny
(n
es
eg
m
en
to
va
né
).
P
ro

ka
žd
ou

dv
oj
ic
ic

ílo
vý

ch
re
ko

ns
tr
uk

cí
od

po
ví
dá

ni
žš
íh

od
no

ta
el
ek
tr
ic
ké
ho

m
no

žs
tv
íM

et
od

ě
2.

H
od

no
ta

SS
IM

bl
íž
e
k
1
(z
vý

ra
zn
ěn
a
tu
čn
ě)

oz
na

ču
je

le
pš
ís

ho
du

.

61



R
ef

er
en

čn
ís

ad
a

P
or

ov
ná

va
ná

sa
da

P
líc

e
Sr

dc
e

Já
tr

a
Sl

ez
in

a
Sl

in
iv

ka
Le

dv
in

a
Žl

uč
ní

k
P

ro
st

at
a

80
kV

12
0

m
A

s
B

40
80

kV
73

m
A

s
ST

D
0,

99
69

84
0,

99
80

09
0,

99
64

19
0,

99
69

18
0,

99
83

81
0,

99
77

51
0,

99
86

51
0,

99
84

30
80

kV
81

m
A

s
ST

D
0,

99
70

10
0,

99
79

86
0,

99
65

37
0,

99
70

67
0,

99
84

24
0,

99
79

13
0,

99
87

14
0,

99
84

13

80
kV

80
m

A
s

B
40

80
kV

49
m

A
s

ST
D

0,
99

66
52

0,
99

79
10

0,
99

55
09

0,
99

58
82

0,
99

75
67

0,
99

66
96

0,
99

79
06

0,
99

81
69

80
kV

57
m

A
s

ST
D

0,
99

67
58

0,
99

79
22

0,
99

57
80

0,
99

61
97

0,
99

77
60

0,
99

70
24

0,
99

80
75

0,
99

81
81

10
0

kV
12

0
m

A
s
B

40
10

0
kV

81
m

A
s

ST
D

0,
99

76
72

0,
99

80
85

0,
99

79
73

0,
99

82
81

0,
99

92
51

0,
99

91
25

0,
99

94
82

0,
99

88
65

10
0

kV
89

m
A

s
ST

D
0,

99
77

16
0,

99
81

02
0,

99
80

15
0,

99
82

88
0,

99
92

81
0,

99
91

61
0,

99
95

02
0,

99
88

86

12
0

kV
80

m
A

s
B

40
12

0
kV

57
m

A
s

ST
D

0,
99

78
87

0,
99

80
45

0,
99

83
31

0,
99

84
75

0,
99

93
06

0,
99

93
07

0,
99

95
57

0,
99

89
00

12
0

kV
65

m
A

s
ST

D
0,

99
78

41
0,

99
80

09
0,

99
83

62
0,

99
84

93
0,

99
93

18
0,

99
93

41
0,

99
95

79
0,

99
88

93

12
0

kV
12

0
m

A
s
B

40
12

0
kV

81
m

A
s

ST
D

0,
99

79
77

0,
99

81
33

0,
99

84
87

0,
99

86
18

0,
99

94
89

0,
99

94
79

0,
99

96
96

0,
99

90
30

12
0

kV
97

m
A

s
ST

D
0,

99
79

56
0,

99
81

06
0,

99
85

19
0,

99
86

22
0,

99
94

99
0,

99
95

05
0,

99
97

09
0,

99
90

34

12
0

kV
20

0
m

A
s
B

40
12

0
kV

13
8

m
A

s
ST

D
0,

99
79

63
0,

99
80

50
0,

99
86

44
0,

99
87

56
0,

99
95

84
0,

99
96

55
0,

99
98

14
0,

99
90

23
12

0
kV

15
5

m
A

s
ST

D
0,

99
79

31
0,

99
80

28
0,

99
86

54
0,

99
87

69
0,

99
96

00
0,

99
96

66
0,

99
98

21
0,

99
90

01

Ta
bu

lk
a
15

:H
od

no
ty

SS
IM

pr
o
je
dn

ot
liv

é
or
gá

ny
(n
es
eg
m
en
to
va
né
).
P
ro

ka
žd
ou

dv
oj
ic
ic

ílo
vý

ch
re
ko

ns
tr
uk

cí
od

po
ví
dá

ni
žš
íh

od
no

ta
el
ek
tr
ic
ké
ho

m
no

žs
tv
íM

et
od

ě
2.

H
od

no
ta

SS
IM

bl
íž
e
k
1
(z
vý

ra
zn
ěn
a
tu
čn
ě)

oz
na

ču
je

le
pš
ís

ho
du

.

62



R
ef

er
en

čn
ís

ad
a

P
or

ov
ná

va
ná

sa
da

P
líc

e
Sr

dc
e

Já
tr

a
Sl

ez
in

a
Sl

in
iv

ka
Le

dv
in

a
Žl

uč
ní

k
P

ro
st

at
a

80
kV

12
0

m
A

s
B

30
80

kV
73

m
A

s
SO

F
T

0,
77

26
0,

80
15

0,
72

09
0,

73
20

0,
75

77
0,

75
19

0,
76

63
0,

77
80

80
kV

81
m

A
s

SO
F
T

0,
77

23
0,

80
01

0,
72

10
0,

73
26

0,
75

19
0,

75
48

0,
76

64
0,

77
26

80
kV

80
m

A
s

B
30

80
kV

49
m

A
s

SO
F
T

0,
77

10
0,

79
89

0,
71

84
0,

72
66

0,
75

65
0,

74
74

0,
76

20
0,

77
91

80
kV

57
m

A
s

SO
F
T

0,
77

20
0,

79
92

0,
72

04
0,

72
98

0,
75

42
0,

75
01

0,
75

96
0,

77
56

10
0

kV
12

0
m

A
s
B

30
10

0
kV

81
m

A
s

SO
F
T

0,
77

70
0,

80
46

0,
72

61
0,

73
79

0,
76

18
0,

76
50

0,
77

60
0,

78
09

10
0

kV
89

m
A

s
SO

F
T

0,
77

81
0,

80
49

0,
72

65
0,

73
65

0,
76

02
0,

76
44

0,
77

35
0,

77
95

12
0

kV
80

m
A

s
B

30
12

0
kV

57
m

A
s

SO
F
T

0,
77

90
0,

80
28

0,
73

08
0,

73
94

0,
76

03
0,

76
82

0,
77

58
0,

77
69

12
0

kV
65

m
A

s
SO

F
T

0,
77

61
0,

80
05

0,
72

92
0,

73
88

0,
75

73
0,

76
63

0,
77

40
0,

77
31

12
0

kV
12

0
m

A
s
B

30
12

0
kV

81
m

A
s

SO
F
T

0,
78

35
0,

80
93

0,
73

37
0,

74
37

0,
76

98
0,

77
40

0,
78

04
0,

78
68

12
0

kV
97

m
A

s
SO

F
T

0,
78

13
0,

80
76

0,
73

24
0,

74
14

0,
76

65
0,

77
13

0,
77

70
0,

78
34

12
0

kV
20

0
m

A
s
B

30
12

0
kV

13
8

m
A

s
SO

F
T

0,
78

53
0,

81
07

0,
74

23
0,

75
22

0,
77

94
0,

78
58

0,
79

24
0,

79
33

12
0

kV
15

5
m

A
s
SO

F
T

0,
78

36
0,

80
97

0,
74

20
0,

75
10

0,
77

94
0,

78
53

0,
79

16
0,

79
13

Ta
bu

lk
a
16

:H
od

no
ty

F
SI
M

pr
o
je
dn

ot
liv

é
or
gá

ny
(n
es
eg
m
en
to
va
né
).
P
ro

ka
žd
ou

dv
oj
ic
ic

ílo
vý

ch
re
ko

ns
tr
uk

cí
od

po
ví
dá

ni
žš
íh

od
no

ta
el
ek
tr
ic
ké
ho

m
no

žs
tv
íM

et
od

ě
2.

H
od

no
ta

F
SI
M

bl
íž
e
k
1
(z
vý

ra
zn
ěn
a
tu
čn
ě)

oz
na

ču
je

le
pš
ís

ho
du

.

63



R
ef

er
en

čn
ís

ad
a

P
or

ov
ná

va
ná

sa
da

P
líc

e
Sr

dc
e

Já
tr

a
Sl

ez
in

a
Sl

in
iv

ka
Le

dv
in

a
Žl

uč
ní

k
P

ro
st

at
a

80
kV

12
0

m
A

s
B

40
80

kV
73

m
A

s
ST

D
0,

76
82

0,
79

77
0,

71
94

0,
72

69
0,

75
71

0,
74

97
0,

76
49

0,
77

51
80

kV
81

m
A

s
ST

D
0,

76
83

0,
79

68
0,

72
02

0,
72

86
0,

75
22

0,
75

30
0,

76
47

0,
77

06

80
kV

80
m

A
s

B
40

80
kV

49
m

A
s

ST
D

0,
76

64
0,

79
54

0,
71

63
0,

72
01

0,
75

62
0,

74
32

0,
76

07
0,

77
75

80
kV

57
m

A
s

ST
D

0,
76

81
0,

79
61

0,
71

94
0,

72
47

0,
75

49
0,

74
80

0,
75

97
0,

77
46

10
0

kV
12

0
m

A
s
B

40
10

0
kV

81
m

A
s

ST
D

0,
77

22
0,

80
06

0,
72

42
0,

73
30

0,
75

88
0,

76
27

0,
77

38
0,

77
68

10
0

kV
89

m
A

s
ST

D
0,

77
37

0,
80

11
0,

72
49

0,
73

21
0,

75
76

0,
76

24
0,

77
23

0,
77

59

12
0

kV
80

m
A

s
B

40
12

0
kV

57
m

A
s

ST
D

0,
77

44
0,

79
83

0,
72

87
0,

73
47

0,
75

76
0,

76
62

0,
77

39
0,

77
23

12
0

kV
65

m
A

s
ST

D
0,

77
18

0,
79

65
0,

72
77

0,
73

43
0,

75
49

0,
76

40
0,

77
24

0,
76

94

12
0

kV
12

0
m

A
s
B

40
a

12
0

kV
81

m
A

s
ST

D
0,

77
83

0,
80

46
0,

73
05

0,
73

81
0,

76
54

0,
77

06
0,

77
74

0,
78

12
12

0
kV

97
m

A
s

ST
D

0,
77

65
0,

80
33

0,
72

99
0,

73
66

0,
76

28
0,

76
84

0,
77

43
0,

77
89

12
0

kV
20

0
m

A
s
B

40
12

0
kV

13
8

m
A

s
ST

D
0,

77
97

0,
80

57
0,

73
79

0,
74

56
0,

77
23

0,
78

06
0,

78
80

0,
78

60
12

0
kV

15
5

m
A

s
ST

D
0,

77
82

0,
80

47
0,

73
79

0,
74

49
0,

77
30

0,
78

09
0,

78
73

0,
78

49

Ta
bu

lk
a
17

:H
od

no
ty

F
SI
M

pr
o
je
dn

ot
liv

é
or
gá

ny
(n
es
eg
m
en
to
va
né
).
P
ro

ka
žd
ou

dv
oj
ic
ic

ílo
vý

ch
re
ko

ns
tr
uk

cí
od

po
ví
dá

ni
žš
íh

od
no

ta
el
ek
tr
ic
ké
ho

m
no

žs
tv
íM

et
od

ě
2.

H
od

no
ta

F
SI
M

bl
íž
e
k
1
(z
vý

ra
zn
ěn
a
tu
čn
ě)

oz
na

ču
je

le
pš
ís

ho
du

.

64



2.6 Diskuze

Cílem práce bylo zhodnotit proveditelnost přenosu akvizičních parametrů z jednoho
přístroje na druhý tak, aby byla zachována kvalita obrazu. Navržené metody tento
přenos parametrů do určité míry umožňují. Základním předpokladem bylo zvolení
vhodných rekonstrukčních algoritmů tak, aby měly co nejbližší charakteristiky šumu.
V takovém případě pak hladina šumu vyjádřena směrodatnou odchylkou dostatečně
vhodně popisuje celkový šum v obraze. Na základě hladiny šumu pak lze vytvořit
korekční křivky, které převádějí akviziční parametr elektrického množství mezi sys-
témy. Navržené metody byly zcela záměrně designovány jako jednoduché, aby bylo
možné provést přenos parametrů na libovolném pracovišti. Navrhovanou metodu lze
totiž díky tomu provést za pomocí obyčejného vodního fantomu. Pak je ale nutné
počítat s určitou nepřesností metody. Tato jednoduchost metody je také zároveň její
největší limitací. Další limitací je malý rozsah, na kterém byla metoda provedena.
Korekční křivky byly založeny na měřeních v rozsahu od 80 mAs do 200 mAs. Roz-
šířením tohoto rozsahu do limitních hodnot přístroje by bylo možné získat korekční
křivky lépe odpovídající chování systémů v celém nabízeném rozsahu nastavení elek-
trického množství. Křivky by také bylo možno založit na jiných veličinách než na
šumu, například na poměru kontrastu k šumu. Metoda je tedy velmi jednoduché,
ale nabízí možnost ke zdokonalení.

Pro zhodnocení úspěšnosti metod byly kromě vyhodnocení rozdílů směrodatných
odchylek využity i některé plně referenční metriky pro posouzení kvality obrazu. Ač-
koliv jde o metriky běžně využívané, ukazuje se jejich závislost na šumu v obraze.
Tato skutečnost byla znázorněna určením reprodukovatelnosti metrik při posuzo-
vání snímků pořízených při stejných akvizičních parametrech. Pro použití ve smyslu
zhodnocení podobnosti dvou obrazů proto bude pravděpodobně nutné optimalizo-
vat tyto metriky vzhledem k jejich parametrům. Je možné, že potřeby zhodnocení
kvality medicínských obrazů bude vyžadovat zavedení zcela nové metriky.

Potvrzuje se, že iterativní rekonstrukční algoritmy nabízejí větší prostor pro navá-
zání dvou rekonstrukcí. Díky změnám ve spektru šumu v závislosti na síle iterativní
rekonstrukce lze k dané referenční rekonstrukci najít podobnou cílovou iterativní
rekonstrukci vhodným výběrem rekonstrukčního filtru a síly iterativní rekonstrukce.
Zároveň je ale vhodné prostudovat další veličiny kvality obrazu.

Ukazuje se, že v případě zhodnocení podobnosti dvou rekonstrukčních metod je
výkonové spektrum šumu vhodným nástrojem. Díky tomuto spektru byla objevena
radiální asymetrie spektra šumu pro rekonstrukce GE. Ačkoliv nebyl objasněn původ
tohoto artefaktu, jedná se o zcela jistě zajímavou problematiku.

Na Obr. 19,Obr. 20, Obr. 21 a Obr. 22 jsou pro vizuální zhodnocení zobrazeny
porovnání referenčních snímků se snímky po přenosu akvizičních parametrů.
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Závěr

Cílem práce bylo navrhnout metodu pro přenos akvizičních parametrů mezi růz-
nými CT systémy. Navrhované metody byly založeny na závislosti šumu v obraze na
akvizičním parametru efektivního elektrického množství. Jedna z metod využívala
měření šumu v homogenních oblastech fantomu. Tuto metodu lze snadno modifi-
kovat pro použití s vodním fantomem. Druhá z metod využívala závislost šumu ve
vložkách fantomu o různém kontrastu. Stanovena byla analytická korekční křivka a
také koeficienty těchto křivek pro různé dvojice rekonstrukčních metod.

Navrhovaná metoda byla verifikována na antropomorfním fantomu. Akviziční pa-
rametry byly pomocí navrhované metody přeneseny v rámci jednoho CT přístroje
mezi rekonstrukcí filtrovanou zpětnou projekcí a iterativní rekonstrukcí. Zároveň
také mezi dvěma různými CT přístroji a rekonstrukcemi filtrovanou zpětnou pro-
jekcí.

Ke zhodnocení úspěšnosti metody byly použity plně-referenční metriky zhodno-
cení kvality obrazu. Tyto metriky byly současně testovány z hlediska reproduko-
vatelnosti a závislosti na akvizičních parametrech porovnávaných sad dat. Určitá
optimalizace těchto metrik je na místě, neboť ne všechny metriky dokázaly jako
nejbližší sady dat určit ty, které byly pořízeny při stejných akvizičních parametrech.

Ve výkonovém spektru šumu v rekonstrukcích na přístroji GE byl identifikován
artefakt, jehož původ se nepodařilo objasnit. Diskutována byla také možnost volby
různých filtrů v iterativní rekonstrukci. Jelikož iterativní rekonstrukce spektrum
šumu posouvá do oblasti nízkých prostorových frekvencí, lze vhodným výběrem
filtru a síly rekonstrukce docílit dobré shody vůči referenčnímu rekonstrukčnímu
algoritmu.

Metoda je limitována svou jednoduchostí, ačkoliv se jedná o její přednost. Po-
drobnější studium problematiky přenosu akvizičních parametrů je namístě. Přenést
kvalitu obrazu z jednoho přístroje na druhý je velmi těžký úkol, nicméně za využití
dalších veličin kvality obrazu by bylo možné na sebe navázat jednotlivé protokoly
zaměřující se na jednotlivá vyšetření.
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