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Eötvös Loránd Tudományegyetem, Informatikai Kar, Numerikus Anaĺızis Tanszék
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Absztrakt. Az alacsony dózisú tüdő CT felvételek alkalmazása egyre
elterjedtebbek a tüdőszűrés során. A csökkentett sugárdózis előnyös kli-
nikai tulajdonságai mellett a képminőség romlásához vezet. Jelen cikkben
egy referenciakép nélküli képminőségmérő eljárást mutatok be, amely ob-
jekt́ıvan méri a CT képek minőségét. A módszer intenzitás szerinti szeg-
mentáláson alapul, kifejlesztését és tesztelését valós, alacsony és magas
dózisú felvételekkel, valamint egy konstruált tüdő-fantom és zajmodel-
lezés seǵıtségével szintetizált képekkel végeztem.

1. Bevezetés

A komputertomográfia alkalmazása során orvosi szempontból a legkomolyabb
problémát a pácienst érő sugárterhelés jelenti. Napjainkban egyre elterjedtebb,
elsősorban tüdő CT felvételek késźıtésekor, az alacsony sugárdózis használata.
A dózis redukálása a pácienst érő sugárterhelést ugyan csökkenti, de a felvétel
képminőségének romlásához, a képzaj felerősödéséhez vezet, emiatt az orvosi
diagnosztikai felhasználás során nehezebben azonośıthatók az egyes anatómiai
képletek. Munkám motivációjául ezen alacsony dózisú CT felvételek minőségé-
nek elemzése szolgált: olyan objekt́ıv mérőszámot kerestem, amely jól jellemzi
az alacsony dózisú CT képek minőségét. A kifejlesztett és bemutatásra kerülő
képminőségmérő eljárás szimulált környezetben és valós CT felvételek esetén is
megb́ızhatóan határozza meg a felvételek minőségét. Az eljárás kidolgozásához
a PET Pozitron-Diagnosztika Központ felvételeit használtam, de a módszert
teszteltem az ELCAP [9] alacsony dózisú, és a Lung Image Database Consor-
tium [1] magas dózisú tüdőfelvételeit tartalmazó adatbázisain. A szimulációk
futtatását MATLAB környezetben végeztem.

A tomográfiás képalkotás során a röntgensugaraknak a vizsgált test anyagá-
ban történő elnyelődése a Beer-Lambert-törvény seǵıtségével ı́rható le:

I = I0 exp

(

−
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µ

)

, (1)

ahol I0 a forrás röntgensugár intenzitása, I a detektor által mérhető intenzitás,
L a sugár által megtett út, µ a helytől függő, a test anyagára jellemző lineáris
elnyelési együttható. A CT felvétel rögźıtése során keletkező szinogram a lineáris
elnyelési együtthatók adott irányok szerint vett Radon-transzformáltja, amiből
rekonstruálható a helytől függő elnyelési együttható a Radon-transzformáció
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diszkrét invertálásával, szűrt visszavet́ıtéssel, vagy iterat́ıv rekonstrukciós mód-
szerek seǵıtségével. Mivel a lineáris elnyelési együttható energiafüggő, ı́gy a CT
felvételeken a v́ız elnyelési együtthatójával normált ún. HU (Hounsfield Unit)
értékek kerülnek megjeleńıtésre:

HU = 1000 ·
µ− µH2O

µH2O
. (2)

A röntgenfotonok elnyelődése és szóródása mellett a képrögźıtés során a felvéte-
len megjelenő zaj két fő összetevője az elektromos eszközök zaja és a fény termé-
szetéből adódó kvantumzaj. Előbbi képfüggetlen, addit́ıv, fehér Gauss-zajként,
utóbbi képfüggő Poisson-zajként modellezhető. A rekonstrukció során a diszkre-
tizációból származóan további kvantálási zaj rakódhat a képre.

A képminőségmérés általános célkitűzése a vizuális tartalom minőségének
jellemzése az emberi érzékelésnek megfelelően, automatikus mérési módszerek,
ún. képminőséget mérő metrikák seǵıtségével. Ezen metrikák a vizsgált kép
minőségét egy objekt́ıv mérőszám seǵıtségével határozzák meg [7]. A kép jel-
legétől függően a metrikák többféle megközeĺıtésen alapulhatnak: az emberi
látórendszer modellezésén, vagy a kép adott minőségbeli jellemzőinek elemzésén,
a képt́ıpusra jellemző torzulások (zaj, elmosódás, intenzitásváltozás, stb.) vizs-
gálatán. A gyakorlatban elterjedt módszerek legtöbbje a képminőség meghatá-
rozásához felhasználja a vizsgált kép egy jó minőségű, torźıtatlan változatát,
az ún. referenciaképet. Ezek közül a legismertebbek a referencia- és a vizsgált
kép közötti hiba mérésén alapuló MSE (mean-squared error) és SNR (signal-
to-noise ratio), a strukturális hasonlóságot vizsgáló SSIM (structural similarity)
[13] valamint a természetes képek elemzésén alapuló VIF (visual information

fidelity) [10] metrikák. Ezen módszerek azonban nem alkalmazhatók közvetlenül
CT felvételek esetén, mivel az alacsony dózisú felvétel mellett jellemzően nem
áll rendelkezésre magas dózisú, jó minőségű változat.1 Az ismert referenciakép
nélküli metrikák közül a természetes képek modellezésén alapuló módszerek
nem alkalmazhatóak CT felvételekre, mivel ezek a természetes környezetünk
látható fénytartományban rögźıtett felvételeit vizsgálják. A torźıtáselemzésen
alapuló módszerek ı́géretesek, de ezen módszerek gyakori hibája, hogy csak re-
lat́ıv értelemben mérik a képminőséget, azaz ugyanazon kép eltérő minőségű
változatai között különbséget tudnak tenni, de két különböző kép esetén nem
összemérhető az eredményük. CT felvételek esetén alkalmazzák a CNR (contrast-
to-noise) és SNR (signal-to-noise) metrikákat [2], a háttér és a szöveti régiók
általában kézzel kijelölve, nem automatizált módon.

A cikk feléṕıtése a következő: A 2. fejezet a kidolgozott módszert ismerteti.
A 3. fejezet ennek működését és vizsgálatát mutatja be egy konstruált tüdő-
fantom és zajmodellezés seǵıtségével végzett szimulációban. A 4. fejezet a valós
CT képeken végzett vizsgálatok eredményét tartalmazza. Az utolsó, 5. fejezetben
a bemutatott eredmények összefoglalása és a további kutatási tervek találhatók.

1 A referenciaképet használó metrikák alkalmazása CT képek esetén ugyanakkor
nem példa nélküli: a [8] cikkben az SSIM és az RMSE (root-mean-squared error)
metrikákat használták alacsony dózisú felvételek iterat́ıv rekonstrukciós eljárásainak
vizsgálatához, egy magas dózisú felvételt referenciaként felhasználva.
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2. Szegmentálás és képminőségmérés

A bemutatásra kerülő módszer a CT képeket intenzitás szerint szegmentálja a
CT felvételek tulajdonságainak figyelembevételével. A képminőség meghatáro-
zása a kapott szegmentált kép és az eredeti kép összehasonĺıtásán alapul.
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1. ábra: Különböző minőségű alacsony dózisú CT képek és hisztogramjaik

A módszer kifejlesztéséhez a PET Pozitron-Diagnosztika Központ 20 ala-
csony dózisú tüdő CT felvételét használtam fel, melyek hasonló körülmények
között és beálĺıtásokkal kerültek rögźıtésre. A további teszteléseket a későbbi-
ekben bemutatásra kerülő tüdő-fantom és zajmodellezés seǵıtségével végeztem.
Az alapötlet a CT képek hisztogramjának és intenzitáseloszlásának elemzéséből
származik, ugyanis azt tapasztaltam, hogy a felvételek hisztogramjai azonos
karakterisztikájúak és hasonló lefutásúak. Az 1. ábrán két különböző minőségű
felvétel egy-egy szelete (hamis sźınes megjeleńıtéssel) és azok hisztogramjai lát-
hatók. A többi felvételhez viszonýıtva az (a) jelű kép átlagosnak, a (c) jelű
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szélsőségesen rossz minőségűnek tekinthető. A hisztogramok hasonlósága anató-
miai okokra vezethető vissza: a tüdőrégiót alkotó szövett́ıpusok személyenként
hasonló mennyiségi eloszlásúak, és intenzitás szerint elkülöńıthetők egymástól.
Az intenzitások területi eloszlását vizsgálva megállaṕıtható, hogy a zśır-, izom-
és csontszövet nagyobb összefüggő homogén régiókat, mı́g a tüdőszövet kis cso-
mókat vagy vékony vonalakat alkot a képeken. Mindezen megfigyelésekből szár-
mazik az az ötlet, hogy a CT képeket, pontosabban a CT felvételek egy belső
szeletét szegmentáljuk intenzitás szerint, az egyes pixeleket osszuk szövett́ıpus
szerinti klaszterekbe. A kijelölt klaszterek és reprezentáns értékeik az 1. táb-
lázatban láthatók. A gyakorlatban ezek a klaszterek nem különülnek el élesen
egymástól, ugyanis a diszkretizáció és a felvételre rakódó zaj miatt az egyes
szövett́ıpusok intenzitásának szórása megnő. Diagnosztikai szempontból a tüdő
vizsgálata fontos, ı́gy a szegmentáló algoritmusnak a tüdőszövet részletességének
megőrzésére, mı́g más szöveti régiókban a területi homogenitás kialaḱıtására kell
törekednie.

Anyag Protot́ıpus (HU)

Levegő -1000

Tüdőszövet -600

Zśırszövet -100

Izomszövet és belsőszerv 100

Csontszövet 500

1. táblázat: Az intenzitás szerinti szegmentálás klaszterei

A szegmentáló algoritmus konstrukciójához az orvosi képfeldolgozásban is-
mert SKFCM (spatially constrained kernelized fuzzy C-means) [14] algoritmust
vettem alapul, a bemutatásra kerülő módszer ennek módośıtása. Az SKFCM
a klasszikus FCM (fuzzy C-means) szegmentáló algoritmus továbbfejlesztése,
amely távolságmetrikaként egy radiális Gauss-bázisfüggvényt (kernel) használ,
és homogén területek kialaḱıtására törekszik, ı́gy lehetővé téve zajos képek szeg-
mentálását. Az x = (xk)

N
k=1 szegmentálandó pixelhalmaz C számú klaszter-

be sorolásához meghatározza a v = (vi)
C
i=1 klaszterprotot́ıpusokat és az U ∈

[0, 1]C×N part́ıcionáló mátrixot, melynek elemeire:

∀k :

C
∑

i=1

uik = 1, ∀i : 0 <

N
∑

k=1

uik < N. (3)

A part́ıcionáló mátrix uik eleme az xk pixel i-edik klaszterhez tartozásának a
valósźınűségét reprezentálja. A mátrix ismeretében az xk elem az i-edik klasz-
terbe sorolandó, ha uik = max {ujk|j = 1, . . . , C}. Az algoritmus eredményeképp
a szegmentálandó kép pixeleit a hozzájuk rendelt klaszterprotot́ıpusára cserélve
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adódik a szegmentált kép. A mátrix és a klaszterek protot́ıpusai a következő
Jm = Jm (x, v, U) kifejezés minimalizálásából adódnak:

Jm =

C
∑

i=1

N
∑

k=1

um
ik

(

1−K(xk, vi) +
α

|Nk|

∑

r∈Nk

(1− uir)
m

)

, (4)

ahol m az algoritmust jellemző pozit́ıv kitevő, K radiális Gauss-bázisfüggvény σ
szórással, Nk ablak az xk elem egy xk-t nem tartalmazó környezete, 0 < α < 1
pedig az α

|Nk|

∑

r∈Nk

(1−uir)
m térbeli együttható hatásának erősségét szabályozza.

E térbeli együttható seǵıti elő a területi homogenitás kialakulását.
Az alapmodell hiányossága esetünkben az, hogy az egyes klaszterekben azo-

nos mértékű területi homogenitás kialaḱıtására törekszik. Az alkalmazáshoz ezért
a térbeli együttható módośıtására volt szükség, emellett megvalóśıtásomban a
klaszterprotot́ıpusokat rögźıtettnek tekintettem (az 1. táblázatbeli értékeknek
megfelelően), és az eljárás paramétereit a CT képekhez optimalizáltam. A térbeli
együtthatóban szereplő ablakok méretét klaszterenként különböző méretűre vá-
lasztottam, az i. klaszterhez tartozó Ni,k ablakokban az összegzést wik súlyokkal
végeztem el (ahol ∀i :

∑

r∈Nik

wik = 1, és xk /∈ Nik). A különböző méretű ablakok

használata lehetővé teszi, hogy az egyes klaszterekben különböző mértékű ho-
mogenitást követeljünk meg, a w súlyokat egy Gauss-szűrő seǵıtségével megvá-
lasztva pedig csökkenthető az eljárás során jelentkező blokkosodás. A módośıtott
paraméterekkel a tüdőszövet részletessége megőrizhető, miközben a zśır-, izom-
és csontszövet esetén továbbra is homogén területek kialaḱıtását ḱıvánjuk elérni.
A módośıtott optimalizáló kifejezés a következő:

Jm =

C
∑

i=1

N
∑

k=1

um
ik

(

1−K(xk, vi) + α
∑

r∈Nik

wir(1− uir)
m

)

. (5)

A kifejezés minimalizálása az eredeti SKFCM algoritmushoz hasonlóan iteráció
seǵıtségével történik, de mivel most v rögźıtett, ı́gy az egyes lépésekben csak U
frisśıtése történik meg a következőképpen:

u
(t+1)
ik =

(

1−K(xk, vi) + α
∑

r∈Nik

wir

(

1− u
(t)
ir

)m
)−1/(m−1)

C
∑

j=1



1−K(xk, vj) + α
∑

r∈Njk

wjr

(

1− u
(t)
jr

)m





−1/(m−1)
. (6)

Az iteráció előtt U a következőképpen inicializálható:

u
(0)
ik =

(1−K(xk, vi))
−1/(m−1)

C
∑

j=1

(1−K(xk, vj))
−1/(m−1)

. (7)
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Az iteráció egy előre rögźıtett tmax lépés után áll meg, vagy ha az U már
nem változik elég nagy mértékben, azaz az E(t) =

∥

∥U (t) − U (t−1)
∥

∥

∞
hibára

E(t) < ε. A tesztek azt mutatják, hogy mı́g jó minőségű képek esetén a módszer
valóban konvergens, nagyobb zajszint esetén az iteráció korai leállása esetén
kapható legjobb eredmény. A korai leállás a tmax lépésszám alacsony értékűre
választásával, vagy az E(t) > βE(t−1) feltétel esetén történő kilépéssel érhető el,
valamely β > 0 együttható mellett.

Az algoritmus hatékonysága növelhető a szegmentálás elé beiktatott előfeldol-
gozási fázissal. Ennek során a háttér, vagyis a CT kép testen ḱıvüli része szűrésre
kerül Gauss- és mediánszűrő, küszöbölés és régiókitöltés seǵıtségével, valamint
a −700 HU intenzitás alá eső értékeken gammakorrekció történik. Az eljárás
paraméterei kézi optimalizálással kerültek kiválasztásra, a további szimuláció és
tesztelés során m = 2, α = 0.3, β = 0.75, tmax = 100, a levegő és a tüdő ablaka
3×3 méretű, 0.5 szórású, a többi klaszter esetén 9×9 méretű, 1.5 szórású Gauss-
szűrőből származik. A tesztelések alapján az algoritmus akkor hatékony, ha a K
Gauss-kernel σ szórása a képzajjal arányos. A képzaj durva becslését és ezáltal
σ meghatározását wavelet-transzformáció seǵıtségével végeztem. A 2. ábrán az
előfeldolgozás (a) és a szegmentálás (b) eredménye látható, az 1. ábrán bemuta-
tott (a) jelű képre vonatkozólag.

(a) (b)

2. ábra: Az előfeldolgozás és a szegmentálás eredménye

A fentiek alapján a CT képek minőségének mérésére a következő módszert
javasolom: a szegmentált képet mint referenciaképet és az előfeldolgozott képet
hasonĺıtsuk össze a gyakorlatban elterjedt SSIM [13] metrika seǵıtségével. A
kapott mérőszám a [−1, 1] intervallumba esik, az alacsonyabb érték rosszabb
képminőségnek felel meg. A következő fejezetekben bemutatott tesztek azt mu-
tatják, hogy ez a mennyiség jól követi a vizsgált alacsony dózisú tüdő CT
felvételek minőségét.
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3. Tüdő-fantom seǵıtségével végzett tanulmány

A CT képfeldolgozó algoritmusok tesztelésének szokásos módszere a fantomok
seǵıtségével történő szimuláció. A legismertebb fantom a Shepp-Logan fantom
[11], amely az agy sematikus modellezése ellipszisek seǵıtségével. Az ellipszisekkel
konstruált fantomok azért előnyösek a CT szimuláció során, mert Radon-trasz-
formáltjuk ismert és könnyen számı́tható [12], ı́gy a fantom szintetizált szinog-
ramja analitikusan előálĺıtható. Az előző fejezetben bemutatott módszer tesz-
teléséhez egy ellipszisekből álló tüdő-fantomot konstruáltam a Shepp-Logan fan-
tom mintájára. A fantom a 3. ábrán látható, az ellipszisek intenzitásai az 1. táb-
lázatban szereplő protot́ıpusok. A zśır-, izom- és csontszövetet reprezentáló 6
nagy ellipszis mellett a tüdőben 100-100 kisméretű, véletlenszerű elhelyezkedésű
és méretű ellipszis modellezi a tüdőszövetet.

3. ábra: A tüdő-fantom

A fantom seǵıtségével a következőképpen végeztem a CT képalkotás szimu-
lációját: A fantom Radon-traszformáltját mintavételeztem, az ı́gy kapott szinog-
ramhoz különböző mértékű, mesterségesen generált zajt adtam, majd rekonstru-
áltam a képet szűrt visszavet́ıtés, Ram-Lak szűrő seǵıtségével. Ezen szintetizált
CT képeket használtam fel a további vizsgálatokhoz.

A szimuláció során az elektromos zajt és a kvantumzajt az [5] zajmodell
alapján generáltam, amely a detektoron mért intenzitásra alkalmazható. Az
elektromos zajt 0 várható értékű, rögźıtett varianciájú normális eloszlású valósźı-
nűségi változónak, a kvantumzajt a Poisson-eloszlás határeloszlásának figyelem-
bevételével 0 várható értékű, képfüggő varianciájú normális eloszlású valósźınű-
ségi változónak tekintve a modell a következőképpen ı́rható fel:

Izaj = I + η(I), (8)

η(I) ∼ N (0, aI + b) , (9)
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4. ábra: Szintetizált tüdő-fantom képek különböző erősségű zaj mellett

ahol I a várt, Beer-Lambert-törvényből adódó, Izaj pedig a detektoron tény-
legesen mérhető intenzitást modellezi, az η zajfüggvény a két zajkomponens
hatását tartalmazza, az a és b pozit́ıv paraméterek rendre az elektromos zaj és
a kvantumzaj erősségét fejezik ki. Hasonló összefüggés ı́rható fel a mért és a
forrásintenzitás arányára is, módośıtott a és b paraméterekkel:

Izaj
I0

=
I

I0
+ η

(

I

I0

)

, (10)

η

(

I

I0

)

∼ N

(

0, a
I

I0
+ b

)

, (11)

ahol I0 a forrásintenzitás. A modellt a vizsgált alacsony dózisú CT felvételek
rögźıtésekor használt paraméterek figyelembe vételével alkalmaztam: a szimuláci-
ó során a röntgenfotonokat 130 KeV energiájúnak tekintettem, ennek megfelelően
a µH2O ≈ 0.16 cm−1 közeĺıtő értékkel számoltam [6], 512 × 512 felbontású
rekonstruált képeket késźıtettem 0.06484 cm pixeltávolsággal. Az L irányban
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számı́tott P (L) Radon-traszformáltból a következőképpen álĺıtható elő az inten-
zitások aránya:

I

I0
= exp (−0.16 · 0.06484 · P (L)) . (12)

Az I/I0 intenzitásarányt a fenti modell alapján generált zajjal terhelve adódik
az Izaj/I0 intenzitásarány, ebből pedig kiszámı́tható a Pzaj(L) zajjal terhelt
Radon-traszformált:

Pzaj(L) = −
1

0.16 · 0.06484
· ln

(

Izaj
I0

)

. (13)

A 4.ábrán a tüdő-fantom a = 10−4, illetve a = 5 · 10−4 és b = 10−7 zaj-
paraméterek melletti rekonstrukciója, (a) illetve (c), és azok hisztogramjai, (b) il-
letve (d), láthatók. Az eredményeket az 1. ábrával összehasonĺıtva látható, hogy a
szintetizált képek vizuálisan korrelálnak a valós CT felvételekkel, és hisztogram-
jaik is hasonló karakterisztikájúak. Ez is igazolja, hogy a konstruált tüdő-fantom
tényleg a tüdő CT képek sematikus közeĺıtésének tekinthető.

Az előző fejezetben ismertetett metrika tüdő-fantom seǵıtségével végzett tesz-
telése azt mutatja, hogy a szegmentálás megőrzi a kép ḱıvánt tulajdonságait, a
kapott mérőszám pedig jól jellemzi a képminőséget a zajparaméterek változtatá-
sa mellett. A 2. táblázat egy zajszimulációval végzett mérés eredményét mutatja:
az a paraméter 11, a b paraméter 3 különböző értéke mellett, értékpáronként
20 mérést végezve, az eredményt átlagolva, az 5. ábra diagramja a metrika
változását mutatja az a paraméter függvényében, b = 10−7 esetén. Látható,
hogy rögźıtett b paraméter, azaz adott elektromos zajszint mellett a metrika
értéke csökken az a paraméter, azaz a kvantumzaj mértékének növelésével.

P
P
P
P
P

a b 1 · 10−7 5 · 10−7 10 · 10−7

0 · 10−5 0.98148 0.95697 0.93425
5 · 10−5 0.88519 0.87195 0.85912

10 · 10−5 0.82087 0.81362 0.80628
15 · 10−5 0.779 0.77572 0.77224
20 · 10−5 0.75378 0.75271 0.7515
25 · 10−5 0.73755 0.73772 0.73736
30 · 10−5 0.72665 0.72734 0.72792
35 · 10−5 0.72206 0.72112 0.72237
40 · 10−5 0.71746 0.71836 0.72068
45 · 10−5 0.71639 0.71768 0.71896
50 · 10−5 0.71633 0.7179 0.71867

2. táblázat: A metrika értékei a zajos tüdő-fantom szimulációban. A sorok az a, az
oszlopok a b paraméter értékeit mutatják.
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5. ábra: A metrika értékeinek diagramja, az a paraméter függvényében, b = 10−7

mellett, a 2. táblázat alapján.

4. Tesztelés valódi CT felvételeken

A módszer alacsony dózisú tüdő CT felvételeken végzett tesztelése azt mutatja,
hogy a szegmentálás jól megőrzi a CT képek szerkezetét, a metrika értéke korre-
lál a vizuálisan érzékelhető minőséggel. A PET Pozitron-Diagnosztika Központ
felvételeihez a metrika 0.61676 és 0.85809 közötti értékeket rendel. A 6. és 7.
ábrákon nyolc felvétel és a hozzájuk tartozó metrika értékek hasonĺıthatók össze,
a legrosszabbnak ı́télt (a) jelű, a legjobbnak ı́télt (h) jelű, és közepes minőségű
felvételek. A vizuálisan is legrosszabb minőségű (a) felvétel esetén a legrosszabb
a szegmentálás hatékonysága, a szegmentált kép is zajjal terhelt, de ezzel össz-
hangban a metrika is a legalacsonyabb értéket rendelte hozzá.

(a) 0.61676 (b) 0.68027

6. ábra: A PET Pozitron-Diagnosztika Központ alacsony dózisú tüdő CT felvételeinek
összehasonĺıtása: különböző minőségű képek, és a metrika értékei.
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(c) 0.74211 (d) 0.78153

(e) 0.80194 (f) 0.82618

(g) 0.83875 (h) 0.85809

7. ábra: A PET Pozitron-Diagnosztika Központ alacsony dózisú tüdő CT felvételeinek
összehasonĺıtása: különböző minőségű képek, és a metrika értékei.
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Az ELCAP adatbázisban [9] található 50 alacsony dózisú tüdő felvétel elem-
zése hasonló eredményt mutat: a metrika értéke itt 0.65505 és 0.85857 között
mozog. A két adatbázist összehasonĺıtva a közeli mérőszámmal rendelkező fel-
vételek között szoros vizuális kapcsolatot lehet találni. A módszert az LIDC
adatbázis [1] 20 magas dózisú tüdő felvételén is teszteltem: a szegmentálás ezen
képek esetén nagy hatékonysággal működik, a metrika 0.82946 és 0.93688 közötti
értékeket vesznek fel. A vizsgált alacsony és magas dózisú felvételek elemzése
alapján megállaṕıtható, hogy a magas dózisú felvételek mérőszámai magasabb
értéktartományban mozognak, de nem különülnek el élesen az alacsony dózisú
felvételek mérőszámaitól. Az éles elkülönülés azonban nem is várható el: di-
agnosztikai felhasználhatóság szempontjából egy jó minőségű, alacsony dózisú
felvétel megközeĺıthet egy rossz minőségű, magas dózisú felvételt.

5. Összefoglalás, további tervek

A cikkben alacsony dózisú tüdő CT felvételeket vizsgáltam: egy intenzitás sze-
rinti szegmentáláson alapuló módszert javasoltam a CT felvételek minőségének
objekt́ıv mérésére. A módszer tesztelését egy erre a célra konstruált tüdő-fantom
seǵıtségével végzett szimulációban és valós CT felvételeken végeztem el. Mindkét
vizsgálat azt mutatja, hogy a kapott metrika jól jellemzi a CT képek minőségét. A
bemutatott módszer a paraméterek hangolásával más, hasonló t́ıpusú képekre is
alkalmazható, például a test egyéb részeinek CT felvételére, az orvosi képalkotás
más modalitásai seǵıtségével rögźıtett felvételekre, mikroszkopikus képekre. To-
vábbi terveim között szerepel a módszer alkalmazása más körülmények között,
illetve egy ezen alapuló képjav́ıtó eljárás fejlesztése.

6. Köszönetnyilváńıtás

A kutatás a PET Pozitron-Diagnosztika Központ és az ELTE IK Numerikus
Anaĺızis Tanszék közötti együttműködés keretében történt, a Központban rögźı-
tett CT felvételek felhasználásával. Köszönöm Dr. Lengyel Zsoltnak, a Központ
orvos igazgatójának a közreműködését, és doktori témavezetőmnek, Dr. Fridli
Sándornak a hasznos észrevételeit és tanácsait.
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