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Kivonat Az alabbi cikk téméaja a funkcionalis PET rekonstrukcios adat
javitasa, az anatomiai jellemzdket leird, nem-funkcionélis modalitasok-
bol, példaul CT-bsl vagy MRI-bd] nyert adatok alapjan. A javitas a zaj
eltavolitasat, élesitést és a felbontas novelését is magaban foglalja. Mivel
a kiilonb6z6 modalitasok kiilénbo6z6 fizikai mennyiségeket mérnek melyek
nem feltétleniil korreladlnak, a javité modszert koriiltekintGen kell megter-
vezniink, hogy elkeriiljiik az olyan, hamis részletek bevezetését, melyek
kizarolag az anatémiai adatban vannak jelen. A nemnegativ diffuzitas-
sal dolgozo elére haladé diffizié megfelel a maximum elvnek, vagyis nem
johet létre 1j maximum- vagy minimumbhely és a maximumok nem néhet-
nek, mig a minimumok nem csdkkenhetnek tovabb.

1.. Bevezetés

A Pozitron Emisszios Tomografia (PET) kvantitativan helyes funkcionalis méré-
seket, 4llit el [20]. Térbeli felbontasa azonban erésen limitalt, tovabba a rekon-
strualt képek elmosddottak és meglehetSsen zajosak [19]. A PET-et ugyanakkor
gyakran kombinéljak CT-vel vagy MRI-vel, mely lehetvé teszi funkciondlis és
anatémiai adatok gytjtését. Ugyan az anatomiai és funkciondlis adathalma-
zok kiilonb6z6 fizikai mennyiségeket jelentenek, példdul a PET a radioaktiv
kontrasztanyag striiségét meéri, mig a CT az elektronsirtiséget, mindkét elosz-
las a vizsgalt test struktiradjat koveti. Kovetkezésképp a szervhatarok egynél
tobb modalitasnal is megjelenhetnek. Igy adodik az otlet, hogy az elmosodott
PET képeket a nagyobb felbontasi, kevésbé zajos CT vagy MRI informacio-
val javitsuk. E javitasnak zajsztir6nek kell lennie, élesitenie a szervhatirokat,
valamint csokkentenie a PET alacsonyabb felbontasabdél ad6dé hibdkat, melyet
altalanosan Parcidlis Térfogati Effektus (PVE) korrekcionak neveziink. A PVE
korrekcié egyik fontos kovetelménye, hogy ne hozzunk létre olyan részleteket,
melyeket az eredeti, zajos adat nem tartalmaz, kizarolag a meglévs részletek
kiemelése megengedett. Masfeldl, az eredeti adatban valéban benne 1évG rész-
leteket nem szabad eltavolitani.

PVE korrekciéra az irodalom t6bb modszert is ad [2,18,6,17,3,1,20], ame-
lyeket [3,15] foglal Gssze. A népszerti modszerek a PVE-t dekonvoliicios prob-
léemakeént irjak fel [5], vagy a PET képhez tobbfelbontasu képliuzios modszerrel



adnak hozza nagyfelbontast anatémiai informéciot, feltételezve, hogy a nagyfel-
bontasu kép és a PVE-korrigalandé funkcionéalis kép értékei kozt pozitiv kor-
relacio all fenn [20]. Miként korabbi cikkiinkben megmutattuk, ez a feltételezés
azonban nem feltétlenil helytallo [10].

A parcialis differencidlegyenletek (PDE-k) képfeldolgozasban térténd alkal-
mazasa a skdla tér [7] bevezetésével valt népszertive, és elsGsorban Perona és
Malik, anizotrép diffizidval kapcsolatos uttors munkaja altal [13,21].

A PDE-k tervezésére harom modszer létezik. A PDE-k megadhatok direkt
modon, azok részletes matematikai jellemzdinek ismeretében. A modszerek mé-
sodik tipusa elGszor egy energia funkcionalt definial, mely magaban foglalja
a kimeneti képtél megkivant tulajdonsagokat, majd a varidcidés problémét a
funkcionalok Euler-Lagrange egyenletekké alakitasanak sztenderd modszerével
oldja meg. Az elvart képi tulajdonsigok kivinsaglistijanak elemei azonban a
globalis célfiiggvényben az adott kivinsag erejének fokiig adottak, azaz az elvart
tulajdonsagok lokélisan erGsen sériilhetnek. Példaul, a kévetelmény, miszerint
hamis részletek nem hozhaték be, lefordithaté arra a megszoritasra, hogy a fligg-
vény teljes varidcidje [14,9] nem nohet. A teljes térfogatra szamolt teljes varia-
ci6 azonban akkor is cs6kkenhet, ha néhény kisebb régio teljes varidcioja ns. A
modszerek harmadik tipusa az axiomatikus megkdzelitések csoportja, melyben a
PDE-knek adott invaridnsokat vagy axiomakat kell megtartaniuk. A képfeldolgo-
zasban ilyen axiémak lehetnek, hogy a modszer ne hozzon be hamis részleteket,
legyen homogén és izotrép, mivel nem preferalhatunk bizonyos pozicidkat és
iranyokat anélkiil, hogy a képrdl barmit is tudnank, stb.

A fenti médszerek mindegyike megkoveteli a PDE-k mély ismeretét, és a
megfelel§ PDE felirdsa kozel sem trivialis. Ezen komplexités kezelésére egy lehet-
séges modszer az algoritmusok mintaképekkel térténd tanitésa és az optimalis
szabalyozas elméletének hasznéalata egy olyan kontroller, azaz szlir6paraméterek
megtalilasara, mely a bemeneti mintaképbdl a kimeneti mintaképet allitja el6 [8].

Modszeriink a PDE-k axiomatikus médszereihez kapcsolodik, azonban fi-
gyelembe kell venniink, hogy PVE esetén a probléma egy kissé eltérs. Az elkent
PET képet a pontosabb anatoémiai adatban téarolt informéaciéval kell javita-
nunk, tehat a sztrés kiviilr6l kontrollalt, mely igy anizotrép és inhomogén lesz,
azaz a képfeldolgozas néhiny alap axioméjatol meg kell valnunk. Tovabbra is
megkoveteljiik, hogy a javitandé PET kép hamis részletekt6l mentes legyen,
vagyis nem szabad olyan 1j informaciét atvinniink az anatémiai adatboél, melyet
a PET adat nem tartalmaz. A kauzalitasi feltétel, azaz hogy nem szabad hamis
minimumhelyet és maximumhelyet 1étrehoznunk, tovabbra is érvényes.

pulé térfogatjavitasi modszert javaslunk. Az elvirt tovabbi tulajdonsagokat az
anizotrop diffaziéhoz hasonléan vessziik figyelembe, melyet a kiils6 anatémiai
adat kontrollal. Ez a stratégia a térfogatjavité moddszerek egy intuitiv és ter-
az éleket vagy szervhatarokat is 3D-ben élesiti, megérzi a teljes sziirkeségi szin-
tet (aktivitast vagy energiat), a fizikai plauzibilitdshoz szlikséges nemnegativitési
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feltételnek eleget tesz, és nem hoz létre az eredeti képen nem létezs részleteket,
mint lokilis maximum vagy minimum.

2.. Aramlasok és anizotrép diffuzid

cpe .

szerlség kedvéért az aramlas rogtén megdll, amint az erd eltinik, amely tel-
jesiil mikor hé aramlik vagy az anyag lassan szétterjed. PET esetén a szallitott
fizikai mennyiség a radioaktiv kontrasztanyag stirtisége, de a javasolt analogia-
val barmely egyéb skalarmennyiséget tekinthetnénk. Jelolje z(v) az adott skalar-
mennyiséget. Az dramléds a mennyiséget a térfogaton belill szallitja, azaz minddssze
képsziirSket tekintve, az 1 integrala sztirGkernelek rendelkeznek ezzel a tulajdon-
séggal, viszont eddig nem mondtunk semmit a rendszer linearitasarél. Annak
érdekében, hogy a mennyiséget ne engedjiik a hataron tullépni, Neumann-tipusia
hatarfeltételt alkalmazunk és el6irjuk, hogy az dramlési mez6 meréleges legyen
a hatarfeliiletre.

Az dramlas v pontbéli fluxusat egy f(v,x(v,t)) vektormezd definiélja, mely
az aktualis z(v,t) eloszlastol is fligg. Tetszdleges V' térfogatra a skalarmennyi-
ség V-n beliilli megvaltozasa egyenlé az adramlasi mezd téfogati feliileten vett
integréaljaval. Amennyiben a térfogat infinitezimélisan kicsire csékken, megal-
lapithatjuk, hogy az x(v) siirtiség v pontbéli megvaltozasanak mértéke egyenls
az, aramlési mez6 divergenciajaval:

Ox(v,t) N
2200 _ v fw,atw. ). )

,,,,,,

terjedt valasztds egy olyan dramléasi mezd, mely megsziinteti a fizikai mennyiség-
ben 1évé kiilonbségeket, azaz aranyos az x skaldrmennyiség gradiensével. Ez a
vélasztas a hé- vagy difftizios egyenlethez vezet:

Dz (v, 1)

T = ng.’E('U, t)

f(v,z(v,t)) = gVz(v,t) =
Konstans, pozitiv g diffuzids egyiitthatot feltételezve, az egyenlet megoldasa
egvenld a kezdeti allapot g-vel ardnyos és az id6ben linedrisan névekvs szten-
lapothoz konvergal, melyben x(v) konstans, feltételezve a fenti hatarfeltételeket.
Mivel a V22 (v) Laplace operator megadja az izofeliilet v-beli Gauss-gorbiiletét,
mely konvex fiiggvényekre pozitiv és konkav fiiggvényekre negativ, a rendszer az
aktivitast konkav régiokbol konvex régiokba szallitja (1. abra).

Az élmegtarté és képjavité nemlinearis diffazios folyamatot elGszor Perona
és Malik vezetett be a képfeldolgozasba [13]. Munkéjukban a diffazios folyama-
tot egy gradiensfiiggs diffuzids egylitthato szabélyozza. A diffuzids egyiitthatot
a képgradiens egy monoton cstkkend fiiggvényének valasztva az elkenés lelassul,



azaz az élek megdrzédnek. A Perona-Malik egyenlet az aldbbi

ox
o =V (g (192 Vi), ©)
ahol g (s) egy monoton csékkend diffuzivitas fiiggvény, példaul
1
g(s) = ———- 3)
1+ (%)

Vegyiik észre, hogy amennyiben g (s) linearisnal gyorsabban cstkken, azaz g (s) s
szintén csokkend fliggvény, az aramlés az aktivitast az él konkav részére szallitja
és eltiinteti az aktivitast a konvex részbdl, vagyis az élt tovabb élesiti. Az élesités
kiiszobértéke |Vz| > K, ellenkezs esetben az élek elmosodnak. Az anizotrop dif-
fuzio ezéltal régionként konstans aktivitdshoz konvergal, ahol a homogén régidkat
olyan élek vélasztjik el, melyekben a folyamat kezdetén a gradiens legaldbb
K nagysagu volt. Amig a ¢ diffuzivitds nemnegativ, a diffazié6 nem képes 4j
minimum- és maximumbhelyeket létrehozni, igy garantalva, hogy az eredmény-
ben nem jelennek meg hamis jellemzdk.

Negativ g esetén a sziirés ugy foghaté fel, mintha az id6 visszafelé forogna
és megforditanank a diffizios folyamatot. Mivel az el6rehalado diffazio képes
eltiintetni a lokalis minimumokat és maximumokat valamint a skaldrmezé ér-
tékkészletét cstkkenteni, a visszafelé haladd diffazié @j minimumokat és max-
imumokat hozhat létre és az eredeti mez$ értékkészletére sincs korlatozva. Az
ilyen hibak létrejottének megelGzésére megszoritasokat kell tenniink [16]. [11] egy
el6re-hatra diffizios sémét javasolt, melyben egy explicit mechanizmus lassitja
az dramlést azokon a helyeken, ahol a nemnegativitasi feltétel teljesiil, a folyamat
stabilizalasara pedig egy masodik, el6rehaladé diffazios sémat alkalmaz.

3.. A javasolt médszer

A PVE probléma megoldasakor a p(v) PET térfogatot részlegesen simitanunk
kell, hogy csokkentsiik a zajt, részben élesiteni kell, hogy kiemeljiik az éleket,
mikézben nem hozunk létre hamis részleteket. A PVE-ben egy kiils6 kontrolleriink
van, a ¢(v) anatomiai adat, mely meghatérozza, hogy a PET adatot hol élesitsiik.

Altalaban, egy g(|Vp|,|Ve|) diffazios egyiitthatét keresiink, amely mind a
PET gradienstsl mind az anatémiai adat gradiensétél fiigg, és amely ott élesiti
a PET éleket, ahol az anatémiai adat gradiense jelent6s. Az aramlési fluxus

f=9(Vpl,|Vc|)Vp.
A g diffuzivitasi fliggvényt keressiik szorzat alakban és tegyiik fel, hogy

9(IVpl, [Vel) = u(IVe ([ Vpl),

azaz a fluxus szintén kifejezheté a CT gradienstsl és PET gradienstél fliggs
tényezdkbol allo szorzattal:

F=9(Vpl,IVe))Vp = u(|Vel|) (v(IVp|) VD) .
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original
.f;(lgc
Decrease Increase Increase Decrease
quantity quantity quantity quantity
Simit6 aramlas Elesits aramlas

1. abra. Simit6 és élesité dramlasok. Ha az aramlas ott erdsddik ahol a mere-
dekség nd, az inflexiés pont feliil eltiinteti az aktivitast és athelyezi az inflexids
pont ala, vagyis elkeni az élt. Masfelsl, ha az aramlis nagyobb meredekség ese-
tén cs6kken, a mennyiséget az inflexios pont f6lé helyezi és alola eltiinteti, tehat
a meredekség né és az él élesedik. Mindkét esetben a mennyiség lefelé aramlik,
vagyis a maximum csékken és a minimum né.

Az altalanossag megszoritasa nélkiil feltehetd, hogy p pozitiv, mivel a negativ
diffuzivitast megkovetels visszafelé haladé dramlas esetén a negativ elGjel avihetd
v-be. Az egyszertibb jel6lés érdekében tekintsiik az egydimenzios esetet és a PET
gradienst, azaz a térbeli derivaltat jelolje pl,, a CT derivaltjanak abszolut értékét
¢, és a PET gradienstdl fiiggs v(|Vp|)Vp faktort ¢(p),). Egy élt emelkeddnek
tekintiink, ha p, > 0.

Az dramlasi fluxus térbeli derivaltja:

Ou(cy,)o(p;
f = % = 1 (c2)cqnd(P) + 11(c) ¢ (P )P
ahol p’ és ¢ rendre a CT gradiens és PET gradiens egyvaltozos fiiggvényeinek
derivaltja.

Vizsgaljuk meg a PET gradiens id6 szerinti derivaltjat maximalis CT gradiens
esetén, azaz ahol ¢/ = 0. Egydimenziéban ez,

opl, dop 0 0p 0

ot Otdr dxdt Ox

fr= 1t

a hiegyenlet alapjan. A PET gradiens id6 szerinti derivaltja, vagyis az dramlasi
fluxus méasodik derivaltja:

oy

op = oo = 1) + 1 eloud + 20 LoDl + 10" (910)” + 1Y P

Vizsgaljuk meg ezt a képletet kiilonb6z6 esetekre.
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3.1.. Kbozeli nagy PET és CT gradiensek

Elss esetben feltessziik, hogy mind a PET mind a CT tartalmaz nagy gradi-
enseket, melyek hozzavetsSlegesen egybeesnek, tehit a PET gradienst tovabb kell
élesiteni ott, ahol a CT gradiens maximalis.

Ahol a CT gradiens meredeksége maximalis, ¢/, = 0 és ¢’ < 0. Amennyi-
ben ez egybeesik egy PET hatarral, tigy p//.. < 0. Ezesetben élesitést varunk el,

vagyis a gradiens id§ szerinti derivaltja sziikségképpen nemnegativ:

8 /
S = ()L $(0h) + (e () (WL + () ()Pl 2 0.

Az el6rehalad6 anizotrop diffuzidban a p és ¢ diffuzivitasi tényezdk nem-
negativak. Maximalis meredekség esetén ¢/ < 0, vagyis a meredekség noveke-
désének egy elégséges feltétele

wic,) <0, ¢"(p,) >0, ¢'(p,)<0.

Ez azt jelenti, hogy u(c))-nek csékkens fliggvénynek kell lennie, ahol az
anatomiai gradiens nagyobb, mint egy alkalmas cyiy, mely a valédi anatéomiai
részleteket valasztja el a zajtol.

Masfelsl ¢(pl,) = v(pl,)pl, sziikségképpen cstkkend és konvex, ahol a funkcio-
nalis adatban egy valodi hatar talalhato, azaz PET gradiens legalabb p! ; .

3.2.. Csak CT gradiens

Ebben az esetben csak a CT gradiens magas, tehat ez a hatar nem jelenik meg
a PET adatban és nem is kell létrehozni.

Ahol a CT gradiens meredeksége maximalis, ¢/, = 0 és ¢’ . < 0. Ha nincs
egybeesé PET hatar, akkor p/, =~ 0, p?/ ~ 0, és p//’ =~ 0. Itt nincs sziikség je-
lent6s valtoztatasra, vagyis a PET gradiens id6 szerinti derivaltjanak kozelitéleg
nullanak kell lennie: -

R CAL AR

amely automatikusan teljesiil, amennyiben ¢(p,) = 0 ha p!, kicsi és p/(c,) gra-
diense nem til nagy ott sem, ahol ¢, nagy.

3.3.. A CT gradiens alacsony
Ha a PET gradiens meredeksége maximalis, p//, = 0 és p?// < 0. Ahol a CT

gradiens konstans, ott ¢, ~ 0, ¢/, ~ 0, és ¢}/ ~ 0. Itt nem kell sem jelent&sen
simitani, sem élesiteni, vagyis a gradiens id6 szerinti derivaltja zérus kozeli kell
legyen:

op!

il L CALACA)

Mivel az anatoémiai adatban nincs él, p(c,)-nek nem szabad befolyasolnia a
folyamatot, amelynek igy egy kozdnséges, a pl;, hatarértéknél nagyobb gradi-
enseket élesits és az ennél kisebb gradienseket simité anizotrép sztrésként kell
viselkednie.
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3.4.. A pu fiiggvény megvalasztasa

A kovetelmények alapjan p(cl,) csokkend fiiggveny kell legyen ott, ahol az anato-
miai gradiens jelentSs, tehat cpin-nél nagyobb, és igy élesiteni kell. Ellenkezd
esetben p(cl) kicsi kell legyen.

A fenti kévetelmények teljesitésére egy szakaszonként linearis fiiggvényt al-
kalmazunk:

C C
/ max x /
:LL(CT) - 7 Y ) ha Cy > Cmin,
Cmax Cmin

M(Cfr) = 17 ha, Clx S Cmin-

0.045 T T T

T
CT histogram

0035 | | ]
003 | | ]
0.025 || \ ]
0.02 H | g
0.015

0.01

|
|
0.005 ‘L d

\

0 T T e U
0 0.05 0.1 0.15 0.2 0.25 0.3
intensity

2. abra. Az 5. 4bran lathat6 fantom anatémiai adatdnak gradiens ab-
szolutértékeibdl alkotott hisztogram. Az alacsony értékeknél lathato csics a zaj-
hoz tartozik. Az e f6lotti, kisebbb csticsok a szervhatarokat jelolik. Az értékek
atlaga 0.017, igy egy gradienst nem a zajnak tulajdonitunk, ha ¢ > cpin =
3-0.017 = 0.05.

Cmin €8 Cmax automatikus meghatarozasit az anatémiai adat statisztikai ana-
lizise alapjan végezziik. Mivel a hatarok a térfogatnak csak egy kis szeletét teszik
ki, a szervhatarokhoz tartoz6 nagy gradiens értékek az anatémiai adat gradien-
sének zajahoz képest outlierek. Tehat kiszamoljuk a gradiens abszolutértékek
hisztogramjat (2. abra). A gradiens adat medidnjat az a pont adja meg, ahol
a kumulativ hisztogram 0.5-6s értéket vesz fel. Mivel a median robusztus becs-
16, a nagy gradienseket figyelmen kiviil hagyja és kozel lesz a zajhoz tartozé
csucs kozepéhez. cpi, értékének az atlag haromszorosat valasztjuk, amely annak
a feltételezésnek felel meg, miszerint a szervhatirokat a zajértékek hatara f6lotti
gradiensek adjak. cpax érték pedig a hisztogram maximaélis értéke.
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3.5.. A v fiiggvény megvalasztasa

A fenti analizis alapjan megallapithatjuk, hogy a ¢(s) = v(s)s fiiggvénynek
pli,-nél nagyobb PET gradiens esetén csokkendnek és konvexnek kell lennie.

1 T . 002 T T T y T
\ nu(lgrad]) phi(gradj)=nu(grad])*grad]
09 f N 0018 - N
\ /
08| 0016
07k |\ oout | \
o6t | B o012 | | \
= \ = | \
g \ 3 | \
g \ g |
5 osr |\ 5 ooif|
F \ - | \
04t \ B 0008 ||
\ |
03 F \ 4 0.006 —‘\ A\
|
\
02t B 0.004 f
\ |
01 - 4 0.002 ‘T
0 . . P ——— I . 0 . . . . . e
0 005 01 015 02 025 03 035 04 0.45 0 005 01 015 02 025 03 035 04 045
{grad| Jgrad]
s «@
v(s)=exp(— (% o(s) = v(s)s

3. abra. A v és ¢ vezérls fiiggvények, K = 0.05 és o = 1 esetén.

Egy alkalmas v fliggvény

S «
oo (- (2))
A ¢(s) = v(s)s szorzatfliiggvény csokkend, ha

§> —F
al/e

S > K (a+1)1/aa
«a
azaz a K és o paramétereket a minimalis p/ ;. meredekség (3. abra) alapjan kell
megvélasztanunk. Vegyiik észre, hogy az élesitésre csak egy elégséges feltételt
adtunk, vagyis a folyamat a hatarokat a fenti feltétel teljesiilése nélkiil is élesit-
heti.

K és o paraméterek automatikus meghatarozasa az anatémiai adat statisztikai
analizise alapjin torténik, azonban kevésbé egyszerti médon, mint az anatémiai
adat analizise esetén. A problémat az jelenti, hogy PET adat esetén a zaj nem
tér el szignifikdnsan a valodi jeltsl (éppen ezért sziikséges a tovabbi javitas). K
értékére jo valasztas a PET gradiensek medianja, mely a 4. dbra esetén K = 0.05
valasztast jelent, o pedig az [1, 2] intervallumbol keriilhet ki.

és konvex, ha
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4. dbra. Az 5. abran lathat6 fantom PET adaténak gradiens abszolutértékeibdl
szamolt hisztogram.

Referencia PET adat Zajos és elkent PET: p CT: ¢

5. abra. 2D fantom: a referencia, a zajos és elmosddott PET rekonstrukeid, és a
CT adat.
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4.. Eredmények

A javasolt algoritmust egy 2D matematikai fantomon teszteljik (5. dbra).

Az eredeti jel egy kOzepes intenzitasu kis kor feliil, egy kozepes intenzitasu
nagy kor kozépen, és egy nagy intenzitasu kis kor alul. A p(v) PET adat ebbdl
Gauss sztiréssel és fehér zaj hozzdadasaval allt el. Az dbran a CT adat is 1athato,
mely részben fedi a PET adatot. Megtalalhatjuk rajta a kozépsé nagy kort,
azonban a két kisebb PET kér a CT adaton nem taldlhatdé meg, ahol viszont
tovabbi négy nagy intenzitisu négyzet foglal helyet a sarkokban, valamint egy
alacsony intenzitast négyzet a kézéppontban.

A példa a gyakorlati eseteknek felel meg. A radioaktiv kontrasztanyagot nagy
strtségben tartalmazoé szervek hatara megfigyelheté mind a PET, mind a CT
adaton, mivel szervhataroknél a sirtség gyorsan valtozik. Emellett, a radioaktiv
kontrasztanyag nagy strtiségben koncentralédhat a szervek funckionalisan aktiv
régidiban, tehat lehetnek olyan hatarok a PET adatban, melyek a CT adaton
nem lathatok. Masfeldl, a CT adat is tartalmazhat a PET adatban nem létezd
hatarokat. Példaul a csontok hatarai a CT felvételen élesen megjelennek, de
amennyiben a radioaktiv kontrasztanyag a csontokban nem gytilik 6ssze, a PET-
ben ezek a hatarok nem lesznek jelen.

A cél tehat, hogy élesitsiik a nagy koért, ahol a CT hatéar informéciot szolgél-
tat, és legaldbb tartsuk meg a kisebb korok hatérait, melyekben a CT nem ad
a hatarokra vonatkozé informaéciét. Ezzel egy idében el kell keriilniink, hogy a
kizardlag a CT adatban létezs négyzetek megjelenjenek a javitott PET adatban
is.

Az eredmények a 6. abran lathatok kilonbozd iteracidszamokra, azaz az id6
fliggvényében. Vegyiik észre, hogy az als6 kis kor hatarai élesednek, mivel az
eredeti hataraiban a gradiens elég nagy volt ahhoz, hogy az el6rehaladé anizotrép
difftzio élesits kiiszébértékét tallépje. A kodzépss nagy kor szintén élesebbé valt
annak kdszonhetSen, hogy itt az dramlasi fluxus a CT gradiensekkel ardnyos. A
fels6 kis koron élesités nem tortént, ugyanis a hatar nem volt kell6képp erés és
a CT sem tartalmazott Gjabb, vele kapcsolatos informéciét. Vegyiik észre, hogy
a CT adat négyzetei rejtve maradtak az elvardsoknak megfelelGen.

5.. Konklazio

A cikkben egy folyamatban 1év6 kutatdsunk legajabb eredményeit mutattuk be,
amely a PET adat, a CT szkenner &ltal szolgaltatott anatémiai adat alapjan
torténd javitasara fokuszal. Célunk a zaj csdkkentése és a szervhatarok kiemelése,
a PET adat altal nem tartalmazott részletek hozzdadasa nélkiil. Korabban egy
el6re-hatra halado difftizids sémat alkalmaztunk, azonban nagy kihivést jelentett,
hogy elkeriiljiik olyan csont- és szervhatarok megjelenését, melyek a CT adat-
ban er6sek, de a PET adatban nem szabad latszodniuk. A probléma kezelése
érdekében a korabbi moédszerbsl elhagytuk a hatrafelé haladé difftzios hata-
sokat, hogy ezaltal garantaljuk a stabilitist és egyuttal a fent emlitett hamis
részletek megjelenését is elkeriiljiik.
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6. abra. A PET adat valtozasa az iteraciok elérehaladtaval. A paraméterek értéke
a =1, cmin = 0.05, cpax = 0.3 és K = 0.05 volt.

a=1.0 a=1.5

7. dbra. Javitott PET kiilonb6z6 o PET kitevékre és cpin = 0.05, cpax = 0.3 és
K = 0.05 mellett.
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8. abra. 2D fantom: A kiillénb6z6 « értékekre kapott eredmények vizszintes pro-
filja.
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9. abra. 2D fantom: A kiilonb6z6 Kpe: értékekre kapott eredmények vizszintes

profilja.
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