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Abstrakt

Diserta¢ni prace se zabyva metodami pocitacového zpracovani obrazovych dat v rentge-
nové mikrotomografii a v digitalni holografické mikroskopii. Prace si klade za cil dosahnout
optimalizaci a vyuzitim masivné paralelnich grafickych karet (GPU — graphic processing
unit) vyrazného zrychleni algoritmu jak pro rekonstrukei tomografického zobrazeni, tak
pro rekonstrukci obrazu v holografické mikroskopii.

V oblasti mikrotomografie predklada prace nové GPU akcelerované implementace fil-
trované zpétné projekce a filtrace zpétné projekce derivovanych dat. Dale je predstavena
technika normalizace orientace a vyhodnoceni 3D tomografickych dat.

V céasti tykajici se holografické mikroskopie je uveden popis jednotlivych kroku celého
zpracovani obrazu. Je predstavena nova puvodni technika navazovani a korekce obrazové
faze poskozené vyskytem optickych viri v nenavazané obrazové fazi. Nasleduje popis
rychlé GPU implementace metody kompenzace deformaci obrazové faze a techniky traso-
vani bunék. V zavéru je kratce predstaven program Q-PHASE, ktery je vysledkem spojeni
vSech algoritmu nezbytnych jak pro ovladéani, tak rekonstrukei obrazu v holografickém mi-
kroskopu.

Summary

This dissertation thesis deals with the methods for processing image data in X-ray micro-
tomography and digital holographic microscopy. The work aims to achieve significant
acceleration of algorithms for tomographic reconstruction and image reconstruction in
holographic microscopy by means of optimization and the use of massively parallel GPU.

In the field of microtomography, the new GPU (graphic processing unit) accelerated
implementations of filtered back projection and back projection filtration of derived data
are presented. Another presented algorithm is the orientation normalization technique
and evaluation of 3D tomographic data.

In the part related to holographic microscopy, the individual steps of the complete
image processing procedure are described. This part introduces the new orignal tech-
nique of phase unwrapping and correction of image phase damaged by the occurrence
of optical vortices in the wrapped image phase. The implementation of the methods for
the compensation of the phase deformation and for tracking of cells is then described.
In conclusion, there is briefly introduced the Q-PHASE software, which is the complete
bundle of all the algorithms necessary for the holographic microscope control, and holo-
graphic image processing.
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1. UvoD

V pribéhu svého doktorského studijniho programu jsem se zaméfil predevsim na vyvoj
a aplikaci algoritmu digitalniho zpracovani obrazu a 3D digitalniho zobrazovani. Digitalni
zpracovani obrazu pomoci pocitace je v soucasné dobé vyuzivano v kazdém modernim
mikroskopu. Mize se jednat o prosté snimani dnes jiz vyhradné digitdlnimi kamerami
a nasledné zobrazovani digitalnich dat na obrazovce pocitace s jednoduchymi metodami
tpravy histogramu, nebo o komplexni zpracovani dat zahrnujici rizné matematické tech-
niky upravy pivodnich dat vychazejici ze znalosti fyzikalni podstaty zobrazovaciho zaii-
zeni tak, aby bylo dosazeno pozadovaného typu a kvality zobrazeni. Moji praci lze rozdélit
do dvou hlavnich podoblasti podle zobrazovacich technik, se kterymi jsem mohl pracovat.

1.1. Rentgenova tomografie

Rok studia jsem vyuzil ke stazi na Queen Mary University of London, kde jsem pra-
coval pod vedenim prof. Alana Boyda. Zde jsem se seznamil s pocitacovou rentgenovou
tomografii (X—ray Computed Tomography), jez byla soucasti projektu analyzy ptsobeni
1ékt na rust krysich kosti, na némz jsem spolupracoval. Aby bylo mozné projekt tspésné
vyTesit, museli jsme s Dr. Zikmundem vyvinout nové algoritmy napfiklad pro polohovou
tpravu tomografickych rekonstrukei. Métrené kosti mély pii vlozeni do tomografu velmi
¢asto nepfesné definované polohy, a proto jsme vytvorili postup a program pro jejich posu-
nuti a rotaci tak, aby bylo mozné néasledné vzajemné porovnavani tomografickych obrazu
jednotlivych kosti. Vysledky zpracovani byly prezentovany na konferencich |1, 2].

Soucasné bylo nutno podstatné zrychlit provadéné vypocty, nebot objem zpracovéiva-
nych dat byl velky a ¢as na jejich zpracovani byl omezeny. Proto jsem nékteré procedury
vyvinul jako paralelni, jejichz vypocet se velmi urychlil vyuzitim grafické karty.

P1i zpracovavani vysledki projektu se ukazalo také nezbytné vyuzit ziskanych znalosti
tomografickych principi k vyvinuti rekonstrukéniho algoritmu pro vypocet tomografic-
kych fezit akcelerovaného pomoci paralelniho vypocétu na grafické karts. Uspéné jsem
dokondil a ovéril dva typy algoritmii, z nichZ jeden je nyni pouzivan v tomografické labo-
ratori na Queen Mary University of London.

Na zakladé dosazenych vysledk mi bylo umoznéno prodlouzeni pobytu na univerzité
o dalsiho ptl roku na néklady Queen Mary University of London. V prodlouzené dobé jsem
se vénoval optimalizaci rekonstrukénich algoritmi pro tomografii a dokonceni projektu
analyzy krysich kosti.

Podrobnosti o provedeném vyzkumu a vysledcich jsou pojednany v kapitole 2.

1.2. Koherenci rizeny holograficky mikroskop

Pti studiu na VUT v Brné, Fakulté strojniho inzenyrstvi, jsem se vénoval vyvoji algoritmu
pro zpracovani obrazu a ovladani reflexni a transmisni verze koherenci fizeného hologra-
fického mikroskopu. V soucasné dobé, jiz jako zaméstnanec spole¢nosti TESCAN ORSAY
HOLDING, a.s., pokracuji stale ve vyvoji softwaru s ndzvem Q-PHASE pro ovladani a re-
konstrukce obrazu z téchto mikroskopii. Pro ucely digitalni holografické mikroskopie jsem
navrhl a implementoval celou fadu algoritmt. Na zakladé préace Ing. Tomase Zikmunda,



Ph.D. jsem tspésné implementoval algoritmus vyrovnavani zakiiveného pozadi rekonstru-
ované faze [3, 1]. Nasledné jsem vyvinul a implementoval algoritmus pro segmentaci a
selekci bunék v obraze a jejich trasovani v realném case. Vysledkim dosaZzenym v oblasti
zpracovani obrazu na tomto mikroskopu se vénuji v kapitole 3.

1.3. Cile dizertacni prace

Cile dizertacni prace byly v prubéhu mého studia castecné modifikovany a doplnény
v souvislosti s dlouhodobym zahrani¢nim pobytem a spolupraci na projektu, ktery vedl
prof. Alan Boyde. Soucasné cile jsou:

1. Optimalizovat algoritmy pro tomografickou rekonstrukei k dosazeni rekonstrukénich
Cast dostatecné kratkych ve srovnani s délkou trvani tomografického skenovani a na-
vrhnout algoritmy pro vyhodnoceni pozorovanych vzorki.

2. Kompletné vyvinout software pro sniméni hologramu v digitalnim holografickém mi-
kroskopu, zpracovani rekonstrukce a vyhodnocovani rekonstruovaného obrazu v mo-
difikaci pro reflexni a transmisni CCHM. Implementovat algoritmy pro analyzu bi-
ologickych objektii.



2. POCITACOVA TOMOGRAFIE

Pocitacova tomografie (CT — Computed Tomography) je metoda umoznujici nedestruk-
tivni zobrazeni fezli objektem za pomoci rentgenovych méfeni provedenych pfi riznych
thlech natoceni objektu. Vynalez tomografie mél velky dopad na diagnostickou medicinu
a stejné tak v prumyslu na nedestruktivni zobrazovani vnitini struktury objekti. Prvni
pocitacovy tomograf sestavil a nechal si patentovat v roce 1972 anglicky inZzenyr Godfrey
N. Hounsfield [5]. Pozdé&ji v roce 1974 sestavil celotélovy tomograf ACTA. V roce 1979
ziskal Nobelovu cenu za medicinu spolecné s Allanem M. Cormackem, ktery se zaslou-
zil o matematicky aparat pro tomografii. Ackoliv ¢isté matematicky pro specialni pripad
byla tloha tomografické rekonstrukce vytesena jiz v roce 1917 (Johann Radon, Radonova
transformace a inverzni Radonova transformace [0]), prakticky pouzitelna se stala teprve
s prichodem pocitac¢ti a novych vypocetnich metod.

S pocitacovou tomografii jsem se seznamil na studijni stazi v Londyné na Queen Mary
University of London. Vénoval jsem se tomografickému zobrazovani vzorka krysich kosti
a nasledné obrazové analyze. Samoziejmou souc¢asti mé prace bylo i porozumét principtim
funkce komeréniho tomografu ScanCo Medical pCT40 [7] a stejné tak i rekonstrukénim
metodam.

Na stejném oddéleni jsme se také mohli seznamit s unikatnim systémem tomografie,
ktery netrpi kruhovymi artefakty, coz je bézny neduh modernich tomografi. Autorem
téchto tomografi je Dr. Graham Davis [3]. Tyto artefakty vznikaji jako disledek rozdil-
nych citlivosti jednotlivych pixeli plosného snimace a v uvedeném typu tomografu jsou
eliminovany diky ¢asové integrovanému vy¢itani z fadka detektoru (TDI — Time Delay In-
tegration). Soucasné s timto systémem je tomograf optimalizovan na presné ur¢eni hustoty
zkoumaného vzorku.

V piipadé, ze na mikrotomografu sledujeme vétsi objekty (napft. zuby) a soucasné se
snazime o rozumné rozliseni v fadu mikrometri, je velikost ziskaného souboru nameétrenych
dat v fadech jednotek az desitek GiB (1 GibiByte = 23° Bytes ). Vypocetni ¢as potiebny
ke zpracovani takto velkého objemu dat je v béznych podminkich enormni. Jednim z cili
se tedy stalo vyvinout vypocetni algoritmus, ktery by vyuzil velkého vypocetniho vy-
konu modernich grafickych karet (GPU — Graphic Processing Unit) a umoznil rychlejsi
zpracovani velkého mnozstvi dat. Dostupné akcelerované tomografické rekonstrukce byly
omezeny predevsim velikosti paméti GPU [9, 10] a pro vétsi objemy dat je nebylo mozno
pouzit.

Pti analyze vysledku projektu méreni krysich kosti se objevila potfeba definovat polohu
kosti v obraze. Vyvinul jsem proto algoritmus zalozeny na prahovani obrazu a nasledném
pouziti 3D modus filtru, ktery byl v detekci kosti pomérné tispésny. Vice se tomuto tématu
vénuji v casti 2.5.

2.1. Geometrickd podstata tomografie

Geometricka podstata tomografie spociva v ziskani sady projekei zkoumaného vzorku pod
riznymi hly kolem zvolené osy rotace nejcastéji po kruhové trajektorii. Matematickymi
metodami 1ze z projekci rekonstruovat rovinny fez vzorkem. Piesnost rekonstrukce zavisi
na poctu projekci a rozliseni detektoru, zaroven je nutné zabezpecit presné definovanou
polohu vzorku. Podle typu pouzitého svazku lze tomografy rozdélit do t¥i skupin:



e paralelni projekce, obr. 2.1 (parallel beam),
e v&jifova projekce, obr. 2.2 (fan beam),
e kuzelova projekce, obr. 2.3 (cone beam).

2.1.1. Paralelni projekce

Paralelni projekce (viz obr. 2.1) je teoreticky nejjednodussi variantou a rekonstrukce takto
ziskanych dat je velmi jednoducha. Casto se ostatnf projekce prepocitavaji na paralelni
projekei (resortovaci algoritmy [11], str. 92) a teprve potom se provadi rekonstrukce. Pro-
blém paralelni projekce spoc¢iva v jeji technické realizaci. Je velmi obtizné vytvorit para-
lelni svazek rentgenového zareni o dostatecné Sifce tak, aby pokryl cely vzorek ve vSech
natocenich. Jinou moznosti je provadét méfeni pomoci bodového zdroje zareni a bodového
detektoru, tato metoda je ale velmi ¢asové narocné. Paralelni projekce se proto obvykle
nepouziva.

Tomografickd rekonstrukce z paralelnich projekei je Tesitelnd pomoci inverzni Rado-
novy transformace [0]. Rekonstrukce je z hlediska matematické teorie pfesnd, ¢imz se
mysli, Ze rekonstruovany fez neni ovlivnén pruméty z jinych rovin [11].

y
projekce
smér rotace
objekt
X
0sa rotace
zdroj s paralelnim

svazkem zareni
Obrazek 2.1: Paralelni tomograficka projekce.

2.1.2. Végjirova projekce

Véjirova projekce (viz obr. 2.2) vyuziva bodového zdroje zafeni s divergentnim svazkem
a pole detektort. Na rozdil od paralelntho usporadani méa nékolik vyhod. Prvni je pole
detektort, jez je obvykle tvoreno scintilatorem a CCD snimacem v piipadé rovinného
detektoru, nebo polem diskrétnich detektorii ulozenych na kruznici. Pro mikrotomografy

4



je obvyklejsi rovinny detektor. V medicinskych tomografech je vzhledem k velikosti ¢astéji
detektor zakfiveny. V obou piipadech se jedna o jednoradkové detektory. Velkou vyhodou
je ov8em divergentni rentgenovy svazek, nebot jim ziskavame urcité zvétseni. Cim blize je
vzorek ke zdroji zareni, tim je projekce vétsi. Hlavni nevyhodou je tedy, ze pro kazdy tez
vzorkem je nutna jedna rotace tomografu. Rekonstrukce se fesf vhodnym algoritmem a je
stejné jako u paralelni projekce matematicky piesna [11].

projekce

\smér rotace

objekt
osa rotace

X

bodovy zdroj zareni

Obrézek 2.2: Véjitova tomograficka projekce.

2.1.3. Kuzelova projekce

Kuzelova projekece (viz obr. 2.3) je pfechodem véjiFové do tii rozméri. Stejné jako u vé&ji-
fové projekce mohou byt pouzity dva typy detektort, rovinné a sféricky zakfivené. Zdroj
zafeni je bodovy a signél se snima plosnym detektorem. Jedna se o nejrozsitenéjsi uspo-
radani, se kterym je mozné v jedné rotaci provést rekonstrukci mnoha fezli soucasné.
V tomto pripadé zavisi presnost rekonstrukéniho algoritmu také na trajektorii, po které
se pohybuje soustava zdroj-detektor. V pripadé, ze trajektorie je kruhova, je rekonstrukce
matematicky presnad pouze z projekei lezicich v plose definované trajektorii (zde je algo-
ritmus shodny s vé&jifovou projekei). Okolni rekonstruované fezy jsou pouze aproximaci.
Nicméné, pokud jako trajektorii zvolime naptiklad spiralu (rotace zdroje-detektoru a sou-
Casny posun vzorku po ose z), je mozné provést presnou rekonstrukei i s timto uspo-
radanim. Matematicky popis kuzelové rekonstrukce po obecné kiivce je uveden v [12].
S tomografem tohoto typu [7] jsem pracoval na QMUL.



plosny snimac
z osa rotace .
7pr01ekce
Yy
zdroj zareni X
objekt

Obréazek 2.3: Kuzelova tomograficka projekce.

2.1.4. Sinogram

Sinogram (obr. 2.4) je zptusob zobrazeni namétrenych tomografickych dat (projekei). Jedna
se o 2D zobrazeni namérenych dat tak, ze kazdy tadek v sinogramu odpovidé projekci
téhoz tomografického fezu v jiném tuhlu natoc¢eni. Na sinogamech jsou obvykle viditelné
sinusové kiivky vytvorené rotaci vzorku a jeho ¢asti kolem osy.

P1i tomografickych méfenich je sniména intenzita zéfeni, které projde skenovanym
vzorkem. Od tomografickych rekonstrukei ale o¢ekavame zobrazeni rozlozeni hustoty ve
zkoumaném vzorku. Vztah mezi hodnotou nameérené intenzity po prichodu vzorkem a hus-
totou vzorku je ddn pomoci Lambertova-Beerova absorpéniho zakona. Hustota materialu
je pfimo zavisla na jeho absorbanci (atlumu) A rentgenového zafeni, a proto je tedy
nejprve nezbytné prevést naméfend data z hodnot intenzity na hodnoty tdtlumu. Dle
Lambertova-Beerova absorpéniho zakona plati, Ze

A= —log ([i),
0

kde A je absorbance, I je hodnota detekované intenzity a I, je hodnota intenzity zdroje.
Na obrazku 2.4 je vidét sinogram jako zédznam intenzity proslého zareni, mista s nejvétsim
atlumem jsou nejtmavsi. Pred tomografickou rekonstrukef je tedy nezbytné upravit surova
data vySe popsanym zptsobem.



Obréazek 2.4: Sinogram.

2.2. Algoritmus Zpétna filtrovana projekce

Zpétna filtrovana projekce (FBP — Filtered Back Projection) je algoritmem nejcastéji
pouzivanym k vypoctu tomografickych rekonstrukci. Rekonstrukéni metoda se obecné
sklada ze dvou hlavnich ¢asti. V prvni ¢asti se provadi filtrace projekci a ve druhé sa-
motné zpétna projekce filtrovanych dat. Obé procedury vysvétlime v néasledujicim textu.
Abychom mohli tento algoritmus pouZzit, musi mit detektor takovou sitku (v piipadé ku-
zelové projekce plosny, u véjifové projekce fadkovy), aby zaznamenal kompletni projekci
celé site vzorku v kazdém thlu otoceni. Obvykle se sniméa pres celé otoceni vzorku o tihel
27 rad, ale existuji i algoritmy dovolujici mensi tihel otoceni (|1 1], str. 93).

2.2.1. Zpétna projekce

Na zakladé fyzického uspofadani tomografu je zvolen odpovidajici algoritmus zpétné pro-
jekce. Jak bylo popsano v predeslych kapitolach, existuje cela fada zptusobi, jak snimat
tomografickd data. Tyto zptsoby se vzédjemné lisi v geometrickém usporadani soustavy
zdroj-detektor a v pouzité skenovaci trajektorii. Zpétna projekce je v podstaté opa¢nym
procesem ke snimani dat v tomografu. Mame-li napt. véjifovy tomograf a zname-li jeho
geometrii sniméani (vzdalenosti zdroj - osa rotace - detektor, typ, rozméry a rozliSeni



detektoru, pocet thli natoceni), provedeme zpétnou projekci v jednom tuhlu natoceni
nasledovné:

1. Ve zvoleném soutfadnicovém systému umistime do osy rotace 2D projekéni matici,
ktera reprezentuje budouci tomografickou rekonstrukei (viz obr. 2.5).

2. Ze znamé geometrie tomografu stanovime pirimkové projekéni paprsky smérujici
z pixeli detektoru do mista pivodni polohy zdroje.

3. Hodnota intenzity naméfena uréitym pixelem detektoru je pric¢tena do vSech prvki
projekéni matice, které protne projekéni paprsek.

Celkova zpétna projekce je nasledné souctem vSech takto promitnutych dilé¢ich zpétnych
projekci z jednotlivych dhli natoceni.

projekce

Yy
% :\ Nsmér rotace
\ projek¢éni matice

osa rotace
__Osa rotace

X

poloha zdroje zareni

Obrazek 2.5: Zpétna projekce v&jifové tomografie.

Testovani rekonstrukénich algoritmii se v tomografii provadi na testovacich objektech
(tzv. phantoms, napf. Shepp—Logan phantom [13]), které maji pfesné definované roz-
lozeni hmoty (obr. 2.6(a)). Po nasnimani testovaciho objektu se provadi tomograficka
rekonstrukce a testovani shody rekonstrukce a objektu.

V pripadé, ze bychom provedli pouze zpétnou projekci bez filtrace vstupnich dat,
vysledny obraz by byl rozmazany (viz obr. 2.7(b)) a ve stfedu rekonstrukce by byla velmi
vysokd hodnota jako dusledek piekryvani vSech jednotlivych projekci ve stfedu rotace,
jedna se o tzv. laminogram.

Vznik laminogramu si lze také odvodit z véty o Fourierové transformaci prumétu. Jeli-
koz Fourierova transformace projekce je fezem Fourierovou transformaci objektu rovinou
kolmou ke sméru promitani a prochézejici nultou prostorovou frekvenci, lze rekonstrukci
teoreticky provést sou¢tem vsech dil¢ich spekter projekci. Ve vysledném spektru je ovsem
nulta prostorova frekvence zastoupena pfispévkem od spektra kazdé projekce, zatimco
nejvyssi frekvence mohou byt zastoupeny vyrazné méné. To zpusobuje, ze ve vysledné
rekonstrukei jsou zvyraznény nizké prostorové frekvence, obraz je tedy neostry. Podrobny
popis algoritmu zpétné projekce je v publikaci [11].
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(a) 2D Sheppiiv—Loganiv phantom. (b) Laminogram.

Obréazek 2.6: Testovaci 2D objekt a jeho laminogram (nefiltrované zpétna projekce).

2.2.2. Filtrace

Jak bylo uvedeno v predchozi kapitole, pouhou zpétnou projekeci tomografickych dat zis-
kdme laminogram. Abychom ziskali ostry rekonstruovany obraz (viz obr. 2.7(b)), je ne-
zbytné zavést filtraci dat, které potlaci nizké prostorové frekvence ve spektru rekonstrukee.

V sinogramu filtrujeme jednotlivé radky (projekce) nezavisle. Filtraci provadime ob-
vykle ve frekvenéni oblasti, kde jako filtra¢ni funkei volime tzv. ramp filtr (obr. 2.7(a)),
ktery potlac¢uje nizké prostorové frekvence (|1 1], str. 72). V prostorové oblasti mé filtrace
za nésledek vznik zapornych hodnot ve filtrovanych datech, coz vede ke vzniku nejen
konstruktivni, ale i destruktivni interference pfi zpétné projekci.
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(a) Ramp-filtr. (b) Filtrovana zp&tna projekce.

Obrazek 2.7: Ramp-filtr a filtrovana zpétna projekce 2D Sheppova-Loganova phantomu.



2.3. Algoritmus Filtrace zpétné projekce

Filtrace zpétné projekce (BPF — Back Projected Filtration) je na rozdil od FBP algo-
ritmu pomérné novy algoritmus, jehoz nezbytnou souc¢asti je konecné inverzni Hilbertova
transformace (IHT) [14]. Algoritmus BPF [15] lze rozdélit na t¥i zakladni ¢asti:

1. Nejprve se spoctou numerické derivace tomografickych projekei (jako alternativa
k filtraci u FBP algoritmu [16]), které obraz pfevedou do Hilbertova prostoru.

2. Nasleduje zpétna projekce do 2D projekéni matice (stejné jako u FBP algoritmu),
kde vznika Hilbertiv obraz tomografického fezu (viz obr. 2.8).

3. V poslednim kroku se na 2D projekéni matici aplikuje 1D THT samostatné na kazdy
radek matice.

Tento algoritmus méa oproti FBP dvé hlavni vyhody:

1. Pro vypocet rekonstrukce neni tfeba snimat cely primét vzorku. Toho se obvykle
vyuziva tak, ze detektor je umistén asymetricky vici ose rotace a snimé se jen polo-
vina vzorku pri otoceni o tihel 27 rad. Pti zachovani rozmért detektoru srovnatelnych
s detektorem nezbytnym pro algoritmus FBP ziskime vyrazné vétsi tomografickou
rekonstrukei, nebo naopak pii stejné velikosti tomografické rekonstrukce jako u FBP
algoritmu muzeme snizit mnozstvi nasnimanych dat na polovinu.

2. Vlastnosti algoritmu BFP umoznuji urcit rozsah, ve kterém je nezbytné provést
tomografické skenovani tak, aby bylo mozné provést jen céstecnou tomografickou
rekonstrukei v oblasti zajmu [14].

Nevyhodou je komplikovanéjsi vypocet konecné inverzni Hilbertovy transformace.

projekce

<

smér rotace

projek¢ni matice
osa rotace
_Osa rotace

>

X

poloha zdroje zareni

Obrazek 2.8: Zpétné projekce véjitové tomografie s asymetricky umisténym detektorem.
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2.4. GPU akcelerovany algoritmus

Vétsina algoritmii pro tomografické rekonstrukce obsahuje v néjaké podobé zpétnou pro-
jekci dat, jak je popsana vySe v ¢asti 2.2.1. Tato ¢ast rekonstrukce je obvykle nejvice
narocné na vypocetni vykon pocitace. V pripadé trojrozmérné tomografické rekonstrukce
se vzdy pocita mnoho Tezi soucasné a zatizeni pocitace je tak jesté vetsi.

P1i vyvoji rekonstrukéniho algoritmu jsem vychézel z dobfe znamych a popsanych
algoritmu FBP [11] a BPF [15, 17, 18]. Zasadnim pozadavkem bylo vyrazné zrychleni vy-
poc¢tu. Cilem bylo uvést algoritmus do stavu, ve kterém bude dobfe pouzitelny soucasné
k vypoctum velkych objemu dat a zaroven k vyuziti GPU. Ackoliv implementace publi-
kované v |9, 10] jsou obecné o néco rychlejsi, je objem poécitanych dat omezen velikosti
operac¢ni paméti grafické karty. Mnou navrzené algoritmy toto omezeni nemaji a je mozné
je upravit na vyuziti vice GPU soucasné. Vzhledem k tomu, Ze vypocty vSech pixelt jsou
na sobé zcela nezavislé a pritom vyuzivaji stejna vstupni data, je mozné dobie vypocet
paralelizovat.

Na zacatku vyvoje algoritmu jsem musel zvolit zptisob programovani GPU. K dispozici
byly tii moznosti:

1. AMD FireStream — feSeni paralelnich vypoc¢ti na GPU vyrobce AMD (diive ATI),
jehoz podpora v dobé moji staze pravé zanikala (2006 - 2012).

2. NVidia CUDA (Compute Unified Device Architecture [19]) — paralelni vypocty pro
grafické karty NVidia s velmi dobrou podporou a stale ve vyvoji.

3. OpenCL (Open Computing Language [20]) — knihovna pro heterogenni programo-
vani (GPU i CPU), podporuje vétsinu modernich grafickych karet a procesort.
V dobé, kdyz jsem se rozhodoval, kterou knihovnu pouzit, neméla tato knihovna
prilis dobrou dokumentaci.

Z téchto moznosti se nakonec nejlépe jevila knihovna NVidia CUDA v kombinaci s pro-
gramovacim jazykem C--+, zejména protoze méla nejlepsi dokumentaci, souc¢asné mnoho
hotovych rozsiteni (napf. hotovou implementaci FFT-Fast Fourier transform) a v nepo-
sledni fadé jsem mél k dispozici novou grafickou kartu nVidia Quadro 6000. Ackoliv je
tato karta osazena ¢trnécti multiprocesory, z nichz kazdy dokéZe soucCasné pracovat na
vypoctu az 1536 sumaci, je vypocet jedné sumy na GPU o néco pomalejsi nez na bézném
CPU, prevazné proto, ze zpétna projekce vyzaduje mnoho pristupi do globalni paméti
grafické karty.

V prubéhu staze na QMUL jsem realizoval oba vySe zminéné algoritmy (viz ¢asti 2.2
a 2.3). FBP algoritmus je v soucasné dobé pouzivan k vypoctim tomografickych rekon-
strukei na QMUL. Druhy algoritmus jsem dokon¢il pred odjezdem z UK a byl nékolikrat
pouzit pro urychleni vypoctu rekonstrukei ze stolniho tomografu ScanCo Medical [7].
O pripadném komercénim vyuziti algoritmu jsme zahajili komunikaci se spole¢nosti ScanCo
Medical.

2.4.1. Popis realizovaného algoritmu FBP

Pri realizaci implementace algoritmu se v prvni fadé musel brat zretel na objem zpra-
covavanych dat. Neziidka se stavalo, ze velikost souboru obsahujici nasnimané projekce
se pohybovala i kolem 30 GiB. V piipadech, Ze je velikost zpracovavanych dat vétsi nez

11



limit 32bitovych architektur 4 GiB, je vyhodné pouzit architekturu 64bitovou, ktera toto
omezeni nema. Zaroven je nutné dbat na poradi provadéni vypoctiu a definici v8ech pro-
ménnych, nebot v C++ jsou vypocty obvykle 32bitové.

Ackoliv nejsme v 64bitovém systému omezeni adresovatelnou paméti, stale zustava
omezeni dané v pocitaci fyzicky nainstalovanou paméti, a to jak operac¢ni paméti RAM,
tak i paméti na grafickém procesoru GPU. Implementaci algoritmu je tedy nutné opti-
malizovat tak, aby dokazala inteligentné zpracovavat i soubory projekci mnohem vétsi
nez je velikost operacni i grafické paméti. Vypocty byly providény se zakladni presnosti
(Single-precision floating-point format neboli float), jak je definovana v [21]. Na obrazku
2.9 je znazornéno usporadani implementace rekonstrukéniho algoritmu.

Vstupnimi parametry jsou:

e velikost RAM GPU,

e velikost a pocet sinogramu (Sitka sz a vyska sz detektoru a pocet natoceni N,),
zvolené velikost rekonstrukee (rz, ry,rz),
pocet soucasné rekonstruovanych tomografickych tezu (slicesPer Block),
velikost dostupné paméti GPU (mG PU Available),
parametry tomografu a geometrie sniméani.
Zjednodusené lze provést rozdéleni sinogrami nasledujicim zptisobem. Nejprve je vypoc-
tena velikost obsazené paméti jedné tomografické projekce mProjection na zékladé veli-
kosti detektoru sz, sz a velikosti pamétového typu pouZitého pro vypocty SIZEOF( float).
Podobné se vypocte i velikost jednoho sinogramu mSinogram, celkova velikost vSech si-
nogramii mSinograms, velikost rekonstrukce mReconst a velikost bloku ¢astecné rekon-
strukce m Reconst Block,

mProjection = sz - sz - SIZEOF(float),

mSinogram = sx - N, - SIZEOF( float),

mSinograms = mSinogram - Sz,

mReconst = rx - ry - rz - SIZEOF(float),

mReconstBlock = rx - ry - slicesPer Block - SIZEOF( float).

Na zakladé znalosti dostupné paméti GPU mG PU Available a paméti zabrané v GPU
¢astecénou zpétnou projekci je vypoctena pamét GPU dostupna mGPU Limit pro vstupni
data — sinogramy;,

mGPU Limit = mGPU Available — mReconstBlock.

Pocet blokii ¢astecné zpétné projekce sinBlocks, na které je nutno sinogramy rozlozit, se
spocte jako pomeér celkové velikosti sinogrami a velikosti dostupné paméti GPU,

o Blocks — mSinograms
SRS = G PU Limit’

Oproti zjednodusenému popisu nastavaji v realném feseni dalsi problémy se spravou
paméti. Vzhledem k tomu, Ze rozdéleni sinogramii na bloky je fizeno aktuélni velikosti
dostupné paméti GPU, nemusi pocet bloku vychazet celo¢iselné, tzn. posledni blok sino-
grami muze mit v paméti jinou velikost, s ¢imz musi rekonstrukéni algoritmus pocitat.
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Vstupni parametry rekonstrukce

Vypocet parametrd

velikost pam?ti GPU . 3| pro rozdéleni sinogramd
velikost a pocet celych sinogramu do paméti.

zvolena velikost rekonstrukce
geometrie snimaciho tomografu

1
¥ |
\ nacteni pozadované c¢asti sinogramu
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| . 1
projekce < filtrace :
|
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projekce < filtrace :
I
|
Eastednd zpétna . ; @
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> < mAllocLimit
|

Obrazek 2.9: GPU implementace FBP algoritmu.

Druhy, a mnohem zévaznéjsi problém je omezeni maximalni velikosti spojité alokované
paméti mAllocLimit v operaénim systému Windows® 7 a novéjsich. Dle dokumentace je
maximéalni velikost dana

— 512
mAllocLimit = MIN (mSySTS, 2048) ,

kde mSys je velikost operacni paméti pocitace v MiB. Bézné jsme tedy omezeni limitem
2048 MiB na jeden alokovany blok paméti v GPU. Moderni grafické paméti vSak disponuji
paméti mnohem vétsi nez 2 GiB. Abychom GPU maximélné vyuzili, je nezbytné kazdy
blok sinogramt ukladat v paméti GPU v blocich mensich nez zminovany limit. To s sebou
nese dalsi nezbytné vypocty redlné alokovanych pamétovych bloku a algoritmus prechodu
mezi nimi.

Dle popsanych parametru je vypocitano rozdéleni sinogrami tak, aby bylo mozné
postupné nacteni do paméti GPU. Nésledné je ze souboru nacten jen zvoleny blok sino-
gramu. Pomoci GPU je provedena filtrace a ¢asteéné zpétna projekce. Vypocet zpétnych
projekci je provadén postupné pro jednotlivé ¢asti sinogramii a nakonec je proveden soucet
vysledki do finalni rekonstrukce. V pripadé, Ze mame instalovano vice GPU, je mozné
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castecné projekce a filtrace rozlozit mezi né, a tak dosdhnout jesté vétsiho zrychleni vy-
poctu.

2.4.2. Popis realizovaného algoritmu BPF

Algoritmus BFP je podobné jako FBP zalozen na zpétné projekci dat do 2D projek-
¢ni matice. Proto je cela tato ¢éast algoritmu FBP prevzatéa soucasné i s technikami déleni
sinogramt a spravy paméti GPU. Rozdil oproti FBP je v jiném zptisobu pfipravy sinogra-
movych dat pred zpétnou projekci a navic je BPF algoritmus rozsifen o dalsi zpracovani
po zpétné projekci. Struktura algoritmu je tedy mirné odligna, jak je ilustrovano na ob-
razku 2.10. Na rozdil od FBP se v tomto algoritmu provadi nejprve numerické derivace
G(x, z, ) sinogramu |15, 17] odpovidajici analytickému vztahu

0 x2*+D?0
G(JT,Z,(p) = (% + T%) P([L’,Z,QO),

kde P(x, z, ) jsou sinogramy a D je vzdélenost zdroj-detektor. Parcialni numerické deri-
vace dle ¢ a z odhadujeme dvoubodovou metodou

0 P(z,z,0+ Ap) — P(z, 2,0 — Ap)
—P R

a(p (x7 Z? 90) 2A(p )
0 Pz + Az, z,p) — P(x — Az, 2, )
—P =

gzl (@:2:¢) 2Ax ’

kde Ax je vzdélenost sousednich pixelt detektoru v ose x a Ap je thlovy krok natoceni.
Posléze nasleduje zpétna projekce stejné jako u FBP. Ziskana data jsou reprezentaci tomo-
grafickych fezi v Hilbertové prostoru, na které se v poslednim kroku numericky aplikuje
kone¢na inverzni Hilbertova transformace (IHT) [14]

F) = Y TPt =)

kde F(t) je funkce v Hilbertové prostoru (fadky v projekéni matici), integraéni interval
(—R, R) odpovida délce jednoho fadku matice, r = 0.98R a

VRRE VPR < ] <
k(R,rt) = ——VRi“Q, r < |t| <R,

0, jinak.

Je videét, ze IHT je ve formé konvoluce, jejiz vypocet je také pomérné naroény. Za po-
vsimnuti stoji singularita v IHT pro ¢ = 0, které se d& v numerickém vypoctu vyhnout
posunutim celého intervalu (—R, R) o polovinu $itky pixelu.

2.4.3. Popis programu

Program pro vypocet zpétné projekce je implementovan jako konzolové aplikace s nazvem
FBPG. exe. Pri spusténi vyzaduje jako jediny parametr soubor metadat s koncovkou CRA.
Tento soubor obsahuje parametry tomografu a odkaz na binérni bezhlavickovy soubor dat
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Vstupni parametry rekonstrukce

Vypocet parametrd

velikost paméti GPU . 3|  pro rozdéleni sinogramé
velikost a pocet celych sinogramu do paméti.

zvolend velikost rekonstrukce
geometrie snimaciho tomografu

]
¥ |
nacteni pozadované ¢éasti sinogramu
ze souboru

c¢astecna zpétna
projekce

derivace =

¢astecna zpétna
projekce

€ derivace =&

c¢astecnd zpétna
projekce

derivace @

T w— celkova rekonstrukce

> Hilbertova
transformace

Obréazek 2.10: GPU implementace BPF algoritmu.

s priponou CON. Vypis souboru s popisem je v tabulce 2.1. Po spusténi program vypi-
suje informace o probifhajicim vypoctu, rozdéleni paméti a Casu potfebném pro vypocet.
Vypocet probiha ve formétu float s presnosti na 8 desetinnych mist. Spousténi vypocti
na grafické karté v systému Windows® 7 s sebou nese kromé pamétovych omezeni také
omezeni na maximalni trvani vypoctu v pripadé, ze je pouzita GPU soucasné k vypoctu
i k zobrazovani na monitoru. Jednotlivé vypocty nesméji trvat déle nez 5s, potom je ovla-
dac¢ grafické karty restartovan a vypocet selze. Toto nastaveni je mozné zménit zménou
parametru TdrLevel v registru Windows

HKEY_LOCAL_MACHINE\System\CurrentControlSet\Control\GraphicsDrivers

na hodnotu 0. Pti dlouhotrvajicim vypoctu pak dojde pouze k zamrznuti obrazu na dobu
nezbytnou k jeho dokonéeni. Z tohoto pohledu bylo vyrazné vyhodnéjsi pouzit v pocitaci
dvé grafické karty, jednu pro vypocty a druhou k zobrazovani.
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Tabulka 2.1: Vypis parametri rekonstrukce.

FILE NAME: conetest.con jméno souboru s binarnimi daty
SOURCE NAME: wall 2.pol  oznaceni vzorku

SAMPLE SPACING: 25 u velikost pixelu detektoru v mikrometrech
DISTANCE: 3c vzdalenost zdroje zareni ke stfedu rotace
DETECTOR X PIXELS: 600 sitka detektoru v pixelech

DETECTOR Z PIXELS: 150 vyska detektoru v pixelech

NUMBER OF PROJECTIONS: 501 pocet projekei na otacku vzorku

X DIMENSION: 500 rozmér rekonstrukce ve sméru X a 'Y

Z DIMENSION: 96 rozmér rekonstrukce ve sméru 7
ROTATE ANGLE: 60 thel pocéatecniho pootoceni

CENTRE: 299.498199  osa rotace v sinogramu

2.4.4. Experimentalni vysledky

K vypocétum byl pouzit bé&zny pocitac¢ (v tabulce 2.2 oznacen PC). Jako normal pro
srovnani vysledki a rychlosti implementace FBP byl pouzit program ConeRec, jehoz
autorem je Dr. Graham Davis. Oba programy byly pro srovnéni spoustény na stejném
pocitaci. V prubéhu vyvoje rekonstrukéniho software byl postupnou optimalizaci algorit-
mus vylepSen a v posledni verzi bylo ve srovnéni s pivodnim software ConeRec dosazeno
témeér jedenactinasobného zrychleni vypoctu, coz potvrzovaly i provedené rekonstrukce

(tab. 2.3).
V ptipadé implementace BPF jsme srovnavali rychlosti rekonstrukce s pramyslovym
tomografem spole¢nosti ScanCo Medical pCT40 [7]. Tento tomograf je standardné vyba-

ven pocitacem v tabulce 2.2 oznac¢enym jako HP Integrity rx2660. I v tomto pripadé
vysledky provedenych experimenti potvrdily desetinasobné zrychleni vypoctu akcelero-
vanym algoritmem oproti pivodnimu software (tab. 2.4).

Tabulka 2.2: Srovnani parametri pouzitych pocitacu.

PC HP Integrity rx2660
CPU Intel®) Core™ i7, 3.4 GHz 2x Intel®) Itanium@®) 1.4 GHz
RAM 16 GiB 24 GiB
GPU NVIDIA quadro 6000 Intel
OS  Windows® 7 64 bit Open VMS 64 bit

Tabulka 2.3: Srovnani vysledktit FBP implementace.
‘ ConeRec FBP GPU

rozméry projekéni matice | 500 x 500 x 96 px®
pocet projekci 501
velikost vstupnich dat 172 MiB

Cas vypoctu 69 s 6,4 s

2.5. Vyhodnocovani tomografickych méreni kosti

V priubéhu préace na projektu vyhodnocovani ptsobeni 1ék na krysi kosti jsme potiebovali
vyTesit problém porovnéavani rtiznych vzorkt mezi sebou. Pro vkladani vzorki do tomo-
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Tabulka 2.4: Srovnani vysledkit BPF implementace.
‘ ScanCo Medical pCT40 BPF GPU

rozméry projekéni matice 2048 x 2048 x 198 px?
pocet projeket 2000

velikost vstupnich dat 2 GiB

cas vypoctu 70 min 7 min

grafu byly ur¢eny valcové drzaky vzorku vyrobené z PMMA (polymethylmethakrylat)
o riznych primeérech. Vzhledem k usporadéni tomografu s kuzelovym svazkem obecné
dosahujeme nejlepsiho rozliseni se vzorkem v blizkosti zdroje zafeni. Je tedy vyhodné
pouzit nejmensi mozny drzak vzorku. Kvili rtiznému stavu preparovanych kosti, jejich
rizné délce a tvaru, nebylo mozné je vkladat do drzaku vzdy stejné, a proto jsme mu-
seli provést stanoveni osy kosti a vhodny typ normalizace dat. Po provedeni normalizace
jsme méli pripravenu sadu obrazii kosti ve stavu vhodném k porovnavani. Stfedem naseho
zajmu bylo hodnoceni pusobeni léku na celkovou tloustku stény kosti. Kosti byly ovsem
velice riznorodé, a proto bylo nutné vhodnym zptisobem definovat jak vnéjsi, tak vnitini
hranici kosti. Definice vnéjsi hranice je dana vnéjsim povrchem kosti a na tomografickych
snimcich je dobte detekovatelné pouze z odprahovaného obrazu. Naopak definovat vnitini
hranici kosti neni jednoduché, vzhledem k tomu, Ze kost obsahuje velmi ¢lenitou vnitini
strukturu. Bylo tedy nezbytné nalézt vhodnou techniku stanoveni vnitintho povrchu kosti,
ktera je popsana dale. Po odprahovani tomografického obrazu kosti (kap. 2.5.2) bylo tieba
odstranit samostatné fragmenty obrazu. K tomuto tucelu jsem navrhl jednoduchy algorit-
mus detekce fragmenti, ktery se pozdéji osvedcil i k separaci bunék v . CCHM (kap. 3).
Vnitini povrch kosti v takto upraveném obraze stale obsahoval zna¢né mnozstvi riznych
vyrastkl, které nepatficné ovliviiovaly stanoveni jeji vnitini hranice. Na jejich odstra-
néni se osvédcil 3D modus filtr. Po odfiltrovani dat jsme mohli provést méreni vzdalenosti
vnitiniho a vnéjsiho povrchu kosti k jeji ose a data vyhodnotit. Celkové 1ze postup shrnout
do nésledujicich krokt, z nichz nékteré jsou popsany déle:

1. Ru¢ni stanoveni osy kosti.
Normalizace orientace vzorku.
Prahovani tomografickych dat.
Odstranéni fragmentii uvniti kosti.
3D modus filtrovani dat.
Vyhodnoceni hranic kosti vzhledem k jeji ose.

S Gt o

2.5.1. Normalizace orientace vzorku

Prvnim krokem hodnoceni bylo normalizovani jednotlivych vzorki dat z tomografu. Nej-
prve jsme ru¢né definovali osu kazdé kosti pomoci dvou vhodné vybranych fezi v programu
ImageJ [22]. Nasledoval vypocet thlu, které osa svirala s puvodnim soufadnicovym systé-
mem, a vyrovhani do nového soutradnicového systému. Vyrovnani obnéselo nac¢teni matice
vSech Tezti do paméti pocitace a jejich otoceni a interpolaci do nové matice vyrovnaného
soufadnicového systému. Tim jsme ziskali matici dat s definovanou osou kosti rovnobéz-
nou s osou Z matice (to soucasné odpovidé tomografickym rezim kolmym na osu kosti).
Déle bylo nutné definovat pootoceni kosti kolem jeji osy tak, aby vSechna tomograficka
zobrazeni vzorku byla ve stejné pozici.
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Obrazek 2.11: Na¢rt osy vzorku a jeji projekce s vyznacenim thli rotaci.

Pro tento 1cel jsem navrhl a sestavil program, ktery provadél popsané natoceni a pie-
vzorkovani dat. Vstupni data byla ve standardnim formatu DICOM (Digital Imaging and
Communications in Medicine) o velikosti 2048 x 2048 pixeld, kazdému tomografickému
fezu odpovidal jeden soubor. Rozmér soubort (x-y) a jejich pocet (z) definovaly vychozi
soufadnicovy systém. Pocatecni bod tsecky stanovujici osu kosti byl uvazovan jako refe-
rencni, vic¢i némuz byly méfeny thly natoc¢eni. Postup zpracovani se délil na ¢tyti kroky:

e Stanoveni thli rotaci ¢, a ¢,.

e Transformace datasetu dle stanovenych rotaci.

e Urceni rotace ¢,y v transformovaném datasetu.

e Finalni transformace a ofiznuti.

Transformace byly provadény v homogenni soustavé soufadnic [23, 24]. Homogenni trans-
formac¢ni matice pro 3D transformace maji velikost 4 x 4 prvki a jednotlivé transformace
Ize slozit do celkové transformace pomoci maticového nésobeni. Libovolny bod P[z,y, 2]
je v homogennim soutradnicovém systému reprezentovan sloupcovym vektorem

xW X
|yW Y
w w

kde W # 0 je vaha bodu a X,Y,Z jsou homogenni soutfadnice bodu P. Ve vychozim
soufadnicovém systému muzeme zvolit W = 1, takze vychozi souradnice bodu nabyvaji
hodnot

N
Il
— N 8

kde x,y, z jsou pfimo souradnice voxelu.
Celkovou transformaci zahdjime posunem puvodniho souradnicového systému do re-
feren¢niho bodu, nasledné provadime rotaci kolem osy z o thel ¢., a tim je osa vzorku
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presunuta do roviny x-y. Pokrac¢ujeme rotaci kolem osy y o tuhel ¢,, ¢imz osa vzorku sply-
nula s osou z. Ve finalni transformaci nasleduje jesté jedna rotace ¢y, kterda ma uvést
vSechny vzorky do stejného natoceni v ose vzorku. Na zavér se provede konecny posun
zpét do puvodniho soufadnicového systému pomoci matice T a v pripadé findlni faze
také ofiznuti datasetu na pozadované rozméry. Translacni matice vyjadrenéd v homogen-
nim formatu nabyva tvaru:

1 0 0 0

0 1 0 O
T(t;mtyatz) = 0 O 1 O )

ty t, t. 1

kde t,, t, a t, jsou posunuti v jednotlivych osach (souradnice referenéniho bodu). Podobné
pro jednotlivé rotace lze matice vyjadrit ve tvaru:

cos(¢y) 0 —sin(¢,) 0 cos(¢,) sin(¢p.) 0 0

B 0 1 0 0 | —sin(¢,) cos(¢.) 0 0

Y(dy) = sin(¢,) 0 cos(¢,) Of’ Z(9:) = 0 0 10
0 0 0 1 0 0 01

Nové souradnice bodu Plz,y, z] v transformovaném souradnicovém systému urc¢ime po-
moci celkové transformacni matice T' jako

P =T.P,

kde P’ je zobrazeni bodu P v transformovaném soutadnicovém systému. Celkovou ho-
mogenni transforma¢ni matici T je pro popsané kroky mozné vyjadfit pomoci souc¢inu
dil¢ich transformaci jako

T=T;-Z-Y - -Z; T,

kde T je translace do referenéniho bodu a T3, zpét do ptivodniho soufadnicového systému.
Z1 a Zs jsou matice rotaci kolem osy z a podobné Y je rotace kolem osy y.

Bodu P'[2',y/, '] odpovidaji v transformovaném homogennim soufadnicovém systému
soufadnice
X/
Yl
Z/ )
W/
které musime pfed pouzitim pfevést do standardnich kartézskych soutadnic. Vysledné
souradnice bodu jsou dle 2.1 dany

P =

xT

v Y | |,
P = |=|=|y
z

Popsanym zpusobem provadime zobrazeni vSech bodii (voxelil) tomografického zobrazent
do nového transformovaného souradnicového systému.
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(a) Tomograficky fez kosti. (b) Binarni obraz fezu kosti.

Obréazek 2.12: Tomograficky tez kosti a jeho binarni obraz.

2.5.2. Prahovani dat

Data ziskana z tomografu byla kalibrované na hustotu hydroxyapatitu (CaHAP — Calcium
Hydroxyapatite, hlavni neorganicka slozka kosti, obr. 2.12(a)). Diky vysoké hustoté kostni
hmoty bylo prahovani vSech vzorku jednoduse proveditelné pomoci pevné nastavené hod-
noty prahu. Prahovanim byla matice tomografickych fezti pfevedena do binarni formy, ve
které hodnota 1 odpovida mistim s vysokym obsahem hydroxyapatitu (obr. 2.12(b)).

2.5.3. Detekce fragmenti

V mnoha pfipadech mély kosti velmi rozvinutou vnitini strukturu (obr. 2.12(a)), ktera
byla pro hodnoceni nezadouci. Proto jsem vyvinul algoritmus identifikace a odstranéni
samostatnych fragmenti v binarnim obraze kosti. Algoritmus je zaloZzen na porovnavani
hodnoty sousednich pixela (obr. 2.13). Pavodni obraz objektu (obr. 2.13(a)) je nejdiive
prahovan. Tim se vytvori binarni obraz objektu, jak jej vidime na obr. 2.13(b). Matice,
ktera jej reprezentuje, je nasledné naplnéna ¢isly tak, aby kazdy pixel ptivodné odpovida-
jici hodnoté 1, mél v ramci matice libovolnou jedine¢nou hodnotu. Zbyvajici pixely maji
hodnotu 0 (obr. 2.13(c)). Poté prochazime jednotlivé fadky cyklem, ktery v pripadé, ze
narazi na nenulovou hodnotu, nastavi vSechny dalsi hodnoty v fadku na stejnou hodnotu,
dokud nenarazi opét na hodnotu nula (obr. 2.13(d)).

Nésleduje novy cyklus, ve kterém se srovnavaji vzdy dva sousedni radky matice (obr.
2.13(e)) nejprve shora doli. V kazdém pixelu vyssiho fadku se testuje, zdali pixel pod
nim (v niz8im fadku) méa nenulovou hodnotu. V ptipadé nenulovosti jsou pixely stejné
hodnoty v tomto faddku nahrazeny hodnotou pixelu z fadku vyssiho.

P1i vypoctu muze dojit k situaci, Ze do nizsiho radku prechézi hodnota ze dvou riz-
nych pixeli fadku vyssiho. Jelikoz jsou radky postupné vyhodnocovany zleva doprava, je
po ukonceni cyklu v nizsim rfadku hodnota pixelu, ktery splnil testovaci podminku jako
posledni. Po ukonceni prvniho béhu cyklu se muze stat, ze jeden fragment je roztiis-
tén na vice ¢asti. V nasledujicim chodu cyklu, ktery nyni zacina od spodniho radku, se
detekovany fragment sjednoti (obr. 2.13(f)).

Zména sméru cyklu se opakuje, dokud neprojde cyklus beze zmény hodnoty pixelu.
Obvykle staci dvé iterace. Vysledna matice je naplnéna ¢isly, ktera reprezentuji samostatné
fragmenty slozené ze sousednich pixeli.
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(e) Sjednoceni mezi fadky ve sméru shora dold.  (f) Sjednoceni mezi fadky ve sméru zespodu nahoru.

Obrézek 2.13: K vysvétleni algoritmu detekce fragmentii.

Nyni miizeme spocitat plochu jednotlivych fragmentt a v piipadé binérnich obrazu
kosti vybrat nejvétsi objekt, jenz predstavuje bindrni obraz téla kosti.
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2.5.4. 3D binarni modus filtr

Vnitini hranici jsme chtéli podobné jako vnéjsi definovat vnitini plochou kosti, ktera zi-
stane po odstranéni vSech vnitinich struktur kosti. Implementaci filtru jsem opét provedl
s vyuzitim paralelnich vypo¢ti na GPU. Obvykla velikost celé série fezii byla 1024 x
1024 x 3000 voxel, coz odpovida priblizné 3 GiB dat. Jadro filtru bylo tvaru koule s po-
lomérem 20 pixeli. Vstupni matici je binarni obraz kosti (zbaveny volnych fragmenti).
Vystupni matice binarnich filtrovanych dat mé stejné rozméry jako vstupni matice. Al-
goritmus po jednotlivych voxelech prochézi cely objem vystupni matice a pocita cetnost
binédrnich hodnot voxeli v kulovém okoli voxelu na stejnych souradnicich ve vstupni ma-
tici. Hodnota voxelu ve vystupni matici je nastavena dle bindrni hodnoty s vyssi ¢etnosti.
Filtrovani je pomérné naroc¢né a doba zpracovani byla obvykle pfiblizné pil hodiny. Po
ukonceni filtrace ziskavame binarni obraz, ve kterém hodnota 1 odpovidd mistu, které
povazujeme za télo kosti (obr. 2.14).

Obréazek 2.14: Binarni obraz tomografického fezu kosti po pouziti metody odstranéni
fragmentii a 3D medianového filtru.

2.5.5. Vyhodnoceni hranic kosti

Pro porovnani tvari rtznych sad obrazi kosti jsme jako porovnévaci parametr zvolili
vzdalenost detekované vnéjsi a vnitini hranice kosti k definované ose kosti (obr. 2.15).
Meéreni vzdéalenosti probiha v fezech kolmych na definovanou osu kosti, ktera je totozna
s osou z. Pro vyhodnocovéini jsem vyvinul software, ktery automaticky provedl méreni
vzdéalenosti podle nasledujiciho algoritmu.

Nejprve se zvoleny obraz fezu kosti prevede do polarnich soutradnic s poc¢atkem soutad-
nicového systému v ose kosti. Nasledné se zvoli thel poc¢atku vyhodnocovani, na obrazku
2.15 byl pocatek zvolen v thlu 90°. S nastavenym thlovym krokem (pouzili jsme 1°) se
prochézi cely obvod kosti virtualnim primkovym méritkem. Algoritmus zac¢ina v pocatku
soutadnicové soustavy testovat pixely lezici na pfimce a postupné smérem od stfedu po-
¢itd vzdalenost. V pripadé, ze dojde ke zméné hodnoty pixelu z 0 na 1, je detekovana
vnitini hranice a spousti se detekce vnéjsi hranice. Ta je naopak detekovana prechodem
hodnoty pixelu z 1 na 0. V obou pfipadech se ulozi idaj o zméfené vzdéalenosti. Tento
postup se aplikuje na vSechny binarni obrazy fezu kosti podél osy z.

Ze zméfenych hodnot se nésledné generuji dvé mapy vzdalenosti povrchu od osy kosti,
jedna pro vnitini, druha pro vnéjsi povrch kosti. Svisla osa mapy je rovnobézna s defino-
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natoceni méfici prfimky
vzdélenost
k vnitrni hranici

vzdalenost
k vnéjsi hranici

Obrézek 2.15: Zpracovani hranic kosti.

vanou osou kosti. Na vodorovné ose je vynesena zmérena vzdalenost od osy kosti. Mapy
povrchi jsou tvoreny redlnymi hodnotami v jednotkdch milimetri.

Porovnévani vysledkt se vénoval Ing. Tomas Zikmund, Ph.D., kterému se pro rychlé
porovnani vysledkii velmi osvédéilo prevést tato realna ¢isla na barevné mapy (o 16 bar-
vach) a teprve ty vyhodnocovat. Zpracované vysledky jsou na obrazku 2.16 spoleéné se
skalou rozsahti hodnot vzdalenosti od osy kosti.

Takto pripravené mapy ruznych kosti bylo mozné mezi sebou dobie porovnavat. Vy-
sledky této prace byly prezentovany na konferenci [2].

2.6. Shrnuti vysledkt

V oblasti mikrotomografie jsem ptuvodnim zptusobem implementoval dvé metody tomogra-
fické rekonstrukce. Prvni metoda je zalozena na standardni filtrované zpétné projekci FBP.
Implementace je akcelerovana pomoci GPU, a tim umoznila vice nez desetkrat zrychlit
vypocet a zkratit casy potfebné k provadéni tomografickych experimenti v porovnani
s puvodnimi neakcelerovanymi algoritmy. V soucasné dobé je software aktivné pouzivan
v tomografické laboratofi Centre for Oral Growth & Development, Barts and the London
School of Medicine and Dentistry, Queen Mary University of London a jeho vyvoj stale
pokracuje.

Druhy algoritmus BPF, ktery jsem implementoval, je zaloZen na zpétné projekci deri-
vovanych dat a nasledné aplikaci kone¢né inverzni Hilbertovy transformace. Tento algo-
ritmus byl inspirovan komerénim tomografem ScanCo Medical pCT40 [7], ktery vyuziva
usporadani s kuzelovou projekei a asymetricky ulozenym detektorem. Z tohoto divodu
nelze klasicky FBP algoritmus pouzit. Moje implementace BPF algoritmu byla desetkréat
rychlejsi oproti komercni implementaci algoritmu.

Posledni ¢asti mé prace v oblasti CT jsou puvodni algoritmy pro vyhodnocovani to-
mografickych obrazt kosti. Vyvinul a implementoval jsem algoritmy pro:

e normalizaci orientace kosti,

e prahovani tomografickych dat,
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(a) Vnéjsi povrch. (b) Vnitini povrch.

Obréazek 2.16: Mapy povrchu kosti.

e detekci fragmentt véetné tridéni dle velikosti a odstranéni malych fragmentu,

e filtrovani 3D bindrnfho datasetu pomoci 3D modus filtru, ktery dobfe definuje
vnitini plochu kosti,

e algoritmus pro automatické méreni vzdalenosti vnitini a vnéjsi hranice kosti vzhle-
dem k ose.
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3. HOLOGRAFICKA MIKROSKOPIE

Digitalni holografickd mikroskopie (DHM) je Siroce uplatiiovana v biologickém vyzkumu,
zv148té pro pozorovani zivych bungk [25, 26, 27]. Na Ustavu fyzikélniho inzenyrstvi FSI
VUT v Brné je jiz delsi dobu vyvijen koherenci fizeny holograficky mikroskop (zkrécené
CCHM - coherence-controlled holographic microscope [28, 29, 30, 31, 32|). V tomto pfi-
padé sméfuje vyvoj mikroskopu k vyuziti pro neinvazivni sledovani bunék. Holograficky
zédznam a jeho numerickd rekonstrukce dévaji moznost soucasné s amplitudou sledovat
a vyhodnotit i kvantitativni fazi (QPI [27]). Amplituda a faze jsou ziskdny jako modul
a argument holograficky rekonstruované komplexni amplitudy [28]. Analogicky k ostatnim
interferometrickym metodam také holografickd mikroskopie zobrazuje rozdil v optickych
délkach objektové a referencni vétve. V pripadé sledovani zivych bunék je ziskana kvan-
titativni faze amérna plosné hustoté suché hmoty buiiky [33, 34, 35]. Ve vystupni roviné
mikroskopu je pomoci digitalni kamery zaznamenévan interferogram s prostorovou frek-
venci prouzki dostatecné prevysujici nejvyssi obrazovou frekvenci, takze jde o hologram,
ktery nese kompletni informaci o vlnoplose obrazové viny. Nedilnou soucasti holografic-
kého mikroskopu je také systém pro pocitacové zpracovani obrazu.

Hodnoty faze ziskané primo numerickou rekonstrukei hologramu jsou v intervalu (—m, ),
ackoliv odpovidajici rozdil optickych drah mize byt ¢asto mnohem vétsi. To je diivod,
pro¢ je ve vétsing piipadiu soucasti rekonstrukéniho algoritmu navazovani faze (phase
unwrapping), jimz je vypocteno spojité fazové zobrazeni odpovidajici skutecné fazové
funkci zkoumaného vzorku, resp. skuteény priitbéh rozdilu optickych drah v referen¢ni a
predmétové vétvi.

Navrh a implementace rekonstrukénich algoritmt pro CCHM predstavuji dalsi z cili
mé diserta¢ni prace. Implementace téchto rekonstrukénich algoritmti musi spliovat nasle-
dujici zédkladni pozadavky:

e Zpracovani obrazu musi byt mozné jak v rezimu on-line, tak v rezimu off-line pro
pozdéjsi zpracovani jiz namérenych dat.

e Vyzaduje se vysoka rychlost rekonstrukce obrazu, ktera je zvlasté dilezitda v re-
zimu on-line pro zachycovani rychlych déji. Obzvlasté se osvédcila pii sefizovani
mikroskopu, kdy operator ziskava takika okamzitou zpétnou vazbu. Diky rychlé re-
konstrukci bylo mozné implementovat také algoritmy pro automatické serizovani
mikroskopu.

e Mimo primarni rekonstrukce obrazu musi byt implementovany dalsi algoritmy pro
nésledné zpracovani rekonstruované faze a amplitudy. Patii sem hlavné metody
navazovani faze, kompenzace pozadi navazané faze, segmentace a trasovani bunék
a dalsi, v této praci nepopisované metody, na jejichz implementaci jsem se podilel
(simulované DIC, DPD, justézni algoritmy).

e Musi byt mozno ulozit naméfené vysledky v nékterém ze standardnich formatu
soubort (obrazek TIFF - RGB nebo float).

e Namérené data véetné metadat musi byt mozno ukladat do jediného souboru (for-
mat CDF [30]).

V nasledujicim textu budou popsény rekonstrukéni algoritmy, které jsem vyvinul, a jejich
implementace v prostiedi programu Q-PHASE.
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3.1. Koherenci rizeny holograficky mikroskop

Na obrazku 3.1 je schéma holografického mikroskopu v modifikaci pro prochézejici svétlo.
Svétlo je do mikroskopu pfivedeno pomoci optického kabelu ze zdroje svétla, obvykle halo-
genové zarovky s regulaci jasu a stabilnim napajenim. V osvétlovaci soustavé mikroskopu
S muze byt pouzit interferen¢ni filtr a aperturni clonka pro upravu ¢asové a prostorové
koherence svétla. Svételny svazek je rozdélen pomoci délice BS; a dale smérovan sousta-
vou zrcadel My, My, M5 do referen¢ni a predmétové vétve, kde pomoci kondenzoru C;
a Cy osvétluje referencéni objekt R a vzorek Sp.

V pripadé referencni vétve je referencni rovina R pomoci mikroskopového objektivu
O4 a tubusové ¢ocky TLy sdruzena s rovinou difrakéni miizky DG. Difrakéni miizka DG
je nasledné zobrazena pomoci vystupniho objektivu OLy a zrcadla Mg do vystupni roviny
OP mikroskopu. Clona FPy umoziuje priichod pouze prvnimu difrakénimu radu.

Predmétova vétev je v principu stejné jako referencni, pouze difrakéni miizka je na-
hrazena zrcadlem Ms.

Ve vystupni roviné vznika interferenci svazkt z obou vétvi hologram. Podminkou pro
vznik interferogramu je, Ze rozdil optickych délek obou vétvi mikroskopu musi byt mensi
nez koherencéni délka pouzitého svétla a stranova vzdéalenost ekvivalentnich obrazovych
bodu (tyZ bod osvétlovaciho svazku zobrazeny jednou a druhou vétvi do vystupni roviny)
v obou vétvich musi byt mensi nez koherenc¢ni $itka. Hologram musi byt zvétSen vystup-
nimi objektivy tak, aby byla jeho interferen¢ni struktura dobfe navzorkovana snimaci
kamerou D.

wy LAt m
b i

BS,

«——>

i 1
" b

C] Sp 0, TL,

Obrazek 3.1: Schéma optické soustavy CCHM 2. generace. S - zdroj svétla, L - kolektor, BS
- délice svazku, M - zrcadla, DG - difrakéni miizka, C - kondenzory, R - referen¢ni objekt,
Sp - pozorovany vzorek, O - objektivy, OP - vystupni rovina, OL - vystupni objektivy, D -
CCD ¢ip kamery, TL - tubusové ¢ocky, FP - zadni ohniskové roviny vystupnich objektivi.
Prevzato z [37].

Vs8echny provedené experimentalni vysledky v kapitole 3 byly ziskdny na mikroskopu
v této sestavé. Parametry mikroskopu (pokud neni uvedeno jinak) jsou:
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Objektivy: Nikon 10 x /0, 25.

Zdroj svétla: Halogenové zérovka 150 W s interferencénim filtrem A = 650 nm s po-
logitkou spektralni propustnosti AA = 10 nm.

Digitalni CCD kamera Ximea s rozliSenim Cipu 2048 x 2048 pixelt. Snimkovaci
frekvence 5 Hz.

Grafickd karta NVidia GeForce GTX770 pro akceleraci vypoctu.

Pocita¢ Intel i7, 16GB RAM, Windows 7.

3.2. Zpracovani obrazu v holografickém mikroskopu

Zakladni zpracovani obrazu je zalozeno na filtraci spektra prostorovych frekvenci ho-
logramu za pomoci rychlé Fourierovy transformace (FFT — Fast Fourier Transform)
podobné, jako je popsano v [28, 38, 39]. Schéma celého procesu zpracovani je graficky
znazornéno na obr. 3.2. Pomoci FFT ziskdvame spektrum prostorovych frekvenci holo-
gramu. V ném provadime detekeci nosné frekvence (kap. 3.3.2) a néasledné separaci nosné
frekvence a jejiho okoli. Poté aplikujeme vhodnou vahovou funkei (apodizaci, kap. 3.3.3)
a pomoci zpétné FFT ziskime komplexni amplitudu a z ni nasledné obrazovou ampli-
tudu a fazi. Mikroskop tedy umoziuje jak intenzitni, tak fazové zobrazeni. Protoze faze
miize nabyvat hodnot pouze v rozsahu (—m,7) rad, je nutné ji v piipadé opticky tlust-
Sich vzorki navazovat, coz je dalsi krok zpracovani obrazu (kap. 3.4). K navazovani faze
jsem implementoval nékolik riznych metod, z nichZ jedna je ptuvodni. Faze po navazani
neni obvykle ve stavu vhodném pro dalsi zpracovani, ¢asto je zatizena deformaci, kterou
vnéseji do fazového zobrazeni predmétu vady optiky mikroskopu. Dalsi postup tedy vede
ke korekei fazové deformace (kap. 3.6). K tomuto ucelu byl vyvinut algoritmus dynamické
kompenzace fazové deformace, na jehoz vyvoji jsem spolupracoval a ktery byl také publi-
kovéan [3, 4]. Kompenzovana faze je uz piimo vyuzitelna ke kvantitativnimu vyhodnoceni.
V pripadé pozorovani bunék muze dale navazovat jejich detekce a trasovani (kap. 3.7).
Popsanym zptsobem ziskavame nejen informaci nesenou amplitudou vlny, jako je tomu
u vétsiny ostatnich zobrazovacich metod, ale také informaci nesenou jeji fazi. Rekonstruo-
vand faze reprezentuje v piipadé sledovani transparentnich biologickych vzorkia mnozstvi

suché hmoty bunky [34]. Interpretace fazovych vysledki v biologickych méfenich je uve-
dena v [33, 34, 35, 40]. U reflexnich vzorki odpovida rekonstruovana faze jejich vyskovému
profilu.

V posledni dobé jsem v ramci zrychlovani rekonstrukéniho procesu prepracoval vétsinu
algoritmu tak, aby vyuzivaly ke zpracovavani dat paralelniho vypoctu na grafické karté,
coz rekonstrukéni proces vyrazné zrychlilo. Realizované algoritmy zpracovavaji datova pole
typu double (64 bitii s plovouci desetinnou ¢arkou dle [21]) a jsou popséany v nasledujicicm
textu.
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separovana cast
spektra
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Obrazek 3.2: Postup zpracovani obrazu v koherenci fizeném holografickém mikroskopu.

3.3. Zakladni zpracovani obrazu

3.3.1. Rychla Fourierova transformace — FFT

Hlavni soucasti rekonstrukéniho algoritmu je bezesporu FFT. Na sejmuty snimek holo-
gramu aplikujeme dvourozmérnou FF'T, ¢imz ziskavame spektrum prostorovych frekvenci
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obrazu. Spektrum je tvoreno centralnim maximem, které odpovida sou¢tu autokorelac-
nich funkei spekter komplexni amplitudy v referen¢ni a v predmétové vétvi, a dvéma
vedlej$imi maximy, ktera jsou tvorena spektrem prostorovych frekvenci zobrazeni vzorku
posunutym o nosnou frekvenci interferenc¢nich prouzku [11]. Vedlej$i maxima lezi bud
v 1. a 3. kvadrantu nebo ve 2. a 4. kvadrantu — podle orientace CCD kamery otocené pod
thlem 45° nebo -45° tak, aby separovana ¢ast spektra nezasahovala do centralniho kiize
spektra (coz je artefakt tvaru kfize vznikajici v disledku koneénych rozmériu hologramu).
7 celého spektra prostorovych frekvenci je vybréana pravé ¢ast obsahujici nosnou frekvenci
vcetné jejiho okoli tak, aby tato vybrané oblast byla co nejvétsi, a pritom nezasahovala
do centralniho maxima. Maximalni smysluplnou velikost oblasti lze odvodit z parametri
mikroskopu, ze kterych je mozno usoudit, jaka je maximalni pfenesenéd prostorova frek-
vence [37, 41]. Vybrana ¢ast spektra je nejprve apodizovana (nasobena vahovou funkei pro
odstranéni prechodovych jeva pii zpétné FFT, kap. 3.3.3), nasledné se aplikuje inverzni
FFT, a tak ziskdme komplexni amplitudu zobrazeni. Obrazovou amplitudu lze ziskat jako
modul komplexni amplitudy a obrazova faze je pak argument.

Pro programovou implementaci jsem zvolil knihovnu pro vypocet rychlé Fourierovy
transformace FFTW — Fastest Fourier Transform in the West, ktera je dostupnéd na
webovych strankach [12]. Jedna se o kompletni a rychlou implementaci FFT s podporou
paralelniho vypoc¢tu na CPU. Pro praktické pouziti je vSak nezbytné doplnit FFT o dalsi
pomocné algoritmy, o které se zakladni rekonstrukéni schéma (obrazek 3.2) rozsifi.

Vlastnosti FFT algoritmu je, ze kvadranty vypoc¢teného spektra F' = (f; j)m.n velikosti
m X n nejsou v obvyklych polohach (viz obr. 3.3 vlevo). Nulta prostorova frekvence je
v prvku fi ;. Spektrum je tedy vhodné pred zobrazenim a naslednymi ipravami prevést do
spravného tvaru tak, aby se nulta prostorova frekvence presunula dle zvyklosti do stfedu
spektra.

P1i implementaci se osvédcilo vytvorit matici indexi o stejné velikosti jako je matice
spektra a nasledné pristupovat do jednotlivych kvadrantii spektra pomoci indexi. Tento
postup je rychlejsi néz presouvani kvadrantii v paméti pocitace. V pripadé FFT realné

Obréazek 3.3: Zpusob premisténi kvadranti spektra.

funkce, kterou obraz zaznamenany kamerou bezesporu je, je modul spektra prostorovych
frekvenci stfedové symetricky, informace v druhé poloviné spektra je redundantni, a proto
je FET algoritmus optimalizovan pouze pro vypocet poloviny spektra (v obrazku 3.3 je
modfe ohranic¢ena). Takto se Setii vypocetni vykon pocitace.
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Jako alternativu ke knihovné FFTW jsem vyuZil knihovnu cuFFT [13], kterda mé velmi
podobny interface a je akcelerovanid pomoci GPU. V porovnéni s FFTW dosahuje tato
knihovna az 10x kratsich vypocetnich casii.

3.3.2. Detekce nosné frekvence

Aby byla rekonstrukce obrazu mozné, musime znat polohu nosné frekvence ve spektru,
nebot v jejim okoli lezi ¢ast spektra ur¢end k separaci a dalsimu zpracovani. Polohu nosné
frekvence muzeme zjistit bud pomoci vypoctu, jak je uvedeno v [37], anebo pomoci de-
tekéniho algoritmu. Na obrazku 3.4 je schematicky znézornéno rozlozeni prostorovych
frekvenci ve spektru po vypoctu FFT hologramu. Natoceni nosné frekvence vici cent-
ralnimu maximu spektra je dano natoc¢enim interferenc¢nich prouzki vudci ¢ipu kamery.
Vzdalenost od stfedu spektra je dédna prostorovou frekvenci interferenc¢nich prouzki na
¢ipu kamery. Detekci nosné frekvence jsem implementoval jako vyhledavani maximélni

' separované
spektrum

Y

pocCatek a smér
detekce

Ll

Obrazek 3.4: Detekce nosné frekvence a separace ¢asti spektra.

amplitudy ve spektru prostorovych frekvenci. Obecné vyjadiuje amplitudové spektrum
uroven zastoupeni danych prostorovych frekvenci v obraze. Za nosnou frekvenci pova-
zujeme frekvenci interferen¢nich prouzkt, které ve vystupni roviné mikroskopu vznikaji
skladanim referen¢ni a prfedmétové rovinné vlny pod thlem [ (viz obr. 3.1). Tato frekvence
mé ve spektru maximalni amplitudu v pfipadé, Ze se referenc¢ni a predmétova rovinna vina
STt v referenc¢ni a prfedmeétové roviné ve sméru optickych os. V pripadé, Ze je v predmétové
roviné vlozen klinovy vzorek, nesiti se prochézejici rovinna vina ve sméru optické osy, ale
svira s ni thel. Interferenci s referen¢ni vinou vznikaji interferencéni prouzky jiné frekvence
a tato frekvence bude mit nyni ve spektru maximalni amplitudu. V tomto piipadé nelze
tedy detekci nosné frekvence pouzit a ta musi byt fixovana pred zapocetim méreni.

Amplituda nosné frekvence je globalné mensi nez amplituda nulté prostorové frek-
vence. Proto je tfeba vyhledavani zahajit v dostatecné vzdélenosti od ni. Vyhledavani
jsem nakonec implementoval jako prohledavani jednotlivych sloupcu spektra tak, jak je
to nacrtnuto na obrazku 3.4 pomoci ¢erné svislé cary, kde Sipka ukazuje smér prohleda-
vani. V pripadé stabilné orientované kamery vic¢i mikroskopu 1ze oblast vyhledavani nosné
vyrazné zmensit, proto jsem algoritmus v posledni verzi rozsitil o moznost manualniho
omezeni oblasti detekce nosné ze vSech sméri. Po sestaveni mikroskopu lze tedy nastavit
minimalni oblast detekce a vyhledavani tim zjednodusit.
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3.3.3. Separace, apodizace a inverzni FFT spektra

Se znalosti polohy nosné frekvence mizeme provést separaci ¢asti spektra v jejim okoli. Se-
parace se provadi kopirovanim ¢ésti spektra do nové paméti, na kterou bude nasledné apli-
kovana inverzni FF'T, ¢imz ziskdme komplexni amplitudu. Pfed samotnym vypoctem FF'T
je nezbytné provést apodizaci spektra, tim se rozumi nasobeni spektra vahovou funkei,
nebot FFT ocekava periodické spektrum prostorovych frekvenci. Po separaci vSak vznika
na hranici spektra nespojitost, ktera se v rekonstruované amplitudé projevuje zakmity na
jejich okrajich. Vahova funkce musi byt zvolena tak, aby dobfe potlacovala nespojitosti
na okrajich spektra a soucasné netlumila frekvence, které mikroskop spolehlivé prenasi.

V pocétecéni implementaci jsme pouzivali Hannovo okno h(n), které ma v jednoroz-
mérném piipadé vyjadreni [14]

2mn
h =0,5—-0,5 —
(n) , , COS<N)7

kde n je index frekvence ve spektru a N je celkova Sitka spektra. V nasem pripadé,
pro zpracovani 2D dat, je Hannovo okno rota¢né symetrické. Tato vahova funkce ovsem
nadmérné tlumila i vyssi frekvence pfenesené mikroskopem. Proto v soucasné dobé pou-
zivame jeji modifikaci w(n), ktera tlumi intenzivné na okrajich spektra v pasmu tlumeni
d a soucasné neomezuje ostatni frekvence

0,5—0,5co0s (%), 0<n<d,
w(n): 1, d<n<N—d,
0,5~ 0,5c0s (TX0) | N—d<n<N.

P1i pouziti této funkce nastavujeme automaticky velikost separované oblasti spektra na
N x N, kde N je dano velikosti maximéalni opticky prenesené prostorové frekvence [11]
a zvolenou §ifkou tlumiciho pasma d. Prubéhy obou funkei jsou zobrazeny v grafech na
obrazku 3.5 (jsou zobrazeny fezy rotacné symetrickymi 2D funkcemi). Graf modifikované
vahové funkce na obrazku 3.5(b) je zobrazen pro parametry N = 100 a d = 10.

1 1
0,8 0,8
% 06 T 06
< ©
‘B 04 & 04
S S
0,2 0,2
0 0
0 10 20 30 40 50 60 70 80 90 100 0O 10 20 30 40 50 60 70 80 90 100
index n [-] index n [-]
(a) Hannova vahova funkce, N = 100. (b) Modifikovana vahova funkce.

Obréazek 3.5: Prubéhy pouzitych vahovych funkei.

Po separaci a apodizaci nasleduje vypocet inverzni FFT. V apodizovaném frekven¢nim
spektru je nejprve nezbytné preskupit kvadranty opa¢né k obr. 3.3, tj. nulta prostorova
frekvence se ze stfedu spektra F' presouva zpét do prvku f; ;. Nasledné miizeme aplikovat
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inverzni FFT a ziskat tak rekonstruovanou komplexni amplitudu. I v tomto piipadé k vy-
poc¢tu inverzni FET vyuzivame dva piistupy, bud pomoci knihovny FFTW, anebo GPU
akcelerovanou cuFFT.

3.4. Metody navazovani faze

3.4.1. Jednoznac¢nost navazovani faze a fazova rezidua

Hodnoty faze ziskané pfimo numerickou rekonstrukei hologramu jsou v intervalu (—m, )
rad, ackoliv odpovidajici rozdil optickych drah miize byt ¢asto mnohem vétsi. Z tohoto
divodu musime ve vét§iné pripadi provést navazovani faze (phase unwrapping), abychom
ziskali spojité fazové zobrazeni odpovidajici skutecné fazové funkci zkoumaného vzorku.

Navazovani faze je ¢ast rekonstrukéniho procesu, kteréd je velmi citliva na vyskyt fa-
zovych rezidui v nenavazané fazi. Pfitom standardni algoritmy navazovéani faze (zminéné
nize) problém fazovych rezidui nefesi zpusobem, ktery by vyhovoval pozadavkim na kvan-
titativni fazové zobrazovani objekti. Fazové reziduum lezi ve stfedu optického viru, kde
je amplituda komplexniho signalu nulova [28]. V okoli fazového rezidua je navazovéani
faze nejednoznacné, resp. je zavislé na zvolené cesté. V prvni radé je tedy nutné rezidua
detekovat. To muzeme jednoduSe provést primo v obrazové fazi, protoze fazova rezidua
nespliuji podminku nezévislosti navazovani na zvolené draze (jak je definovana v [15]).
Detekee rezidua v diskrétnim fazovém obraze je provedena jako soucet (rovnice 3.1) fa-
zovych diferenci ve ¢tyfech sousednich pixelech (viz obr. 3.6). Dle vysledného znaménka
sumy lze reziduu priradit kladny nebo zaporny topologicky naboj C

C=> A (3.1)

A,

A%

4 3

Obrazek 3.6: Detekce rezidua ve ¢tytrech pixelech.

Rezidua se mohou vyskytovat jako nasledek pfilis vysokého gradientu fazové funkce
vzorku vzhledem k velikosti oblasti hlavnitho maxima bodové rozptylové funkce mikro-
skopu (PSF — point spread function). Tyto gradienty se projevuji jako mista s vyrazné
nizsi hodnotou obrazové amplitudy, kterou muzeme vyuzit jako dobry indikator spolehli-
vosti rekonstruované faze (mapu kvality faze [16]). Pixely s nizkou hodnotou amplitudy
odpovidaji vétsimu rozptylu hodnot faze [17], takZe je miuzeme vyuzit ke generovani kiivek
nespojitosti (branch cut — kivka definujici nespojitost ve fazovém zobrazeni) pro navazani
a nasledné ke korekci navazané faze.
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Fazova rezidua jsou hlavnim zdrojem poruch pii navazovani faze. V pripadé vyskytu
fazovych rezidui v obraze je vysledna navizané faze silné zavisla na zvolené navazovaci
metodé.

7 hlediska pfistupu riznych metod k navazovani faze je vhodné rozdélit navazovaci
metody do dvou skupin:

1. Cestu sledujici algoritmy (Path-Following methods) — Goldstein’s Branch Cut
[13], Quality-Guided Path Following [19, 50], Mask Cut [51, 16|, atd.

Cestu sledujici algoritmy navazuji fazi pixel po pixelu podle cesty, ktera je dana
zvolenym algoritmem. Tento pTistup zarucuje, ze hodnoty faze v kazdém pixelu jsou
upraveny pouze piridanim n27 rad, kde n je celo¢iselnd hodnota. Tyto algoritmy
jsou obvykle rychlejsi a pamétove ispornéjsi nez globalni metody, ale nékteré z nich
déavaji rozumné vysledky pouze s fazi, ktera neobsahuje rezidua.

2. Globalni algoritmy (Minimum-Norm methods) — Weighted Least-Squares [52],
Minimum LP-Norm, atd.

Globalni algoritmy jsou zaloZeny na minimalizaci rozdilu mezi gradienty navazané

a nenavazané faze. Na rozdil od predchozi skupiny algoritmu neni zaruceno, ze hod-
noty faze jsou zménény jen o celociselné nasobky 27, proto se po navazani obvykle

navazani, a to i v pfipadé, Ze jsou v obraze fazova rezidua.

Schopnost algoritmu navazovat fazi s rezidui jsme otestovali na modelu fazového objektu
(obr. 3.7), ve kterém se vyskytuji fazova rezidua.

4.3 5.4

[rad}
Obrazek 3.7: Modelovy objekt pro testovani metod navazovani faze a jeho zobrazeni: (a)
ptuvodni faze funkce propustnosti modelu, (b) fazové zobrazeni (zelené Sipky vyznacuji
polohy rezidui), (c) odpovidajici obrazova amplituda. Pro vypocet zobrazeni byla uvazo-
vana numericka apertura objektivii NA = 0,25, osvétleni plosnym zdrojem vypliujicim
pupilu kondenzoru s vlnovou délkou A = 650 nm.

3.4.2. Nejmensi ¢tverce po blocich — BLS

Block Least-Squares (BLS) je kombinovana metoda navazovani faze. Diky zpracovani faze
po blocich je metoda méné vypocetné narocné a soucasné velmi rychla. Navazovani faze
touto metodou [53] 1ze rozlozit do nésledujicich t¥i krokii.
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1. Nejprve je fazovy obraz rozdélen na bloky, z nichz kazdy musi obsahovat pouze jeden
tazovy skok.

2. Nésledné se provede navazéani faze v jednotlivych blocich nékterou z jednoduchych
navazovacich metod.

3. V poslednim kroku se provede spojeni bloku do vysledné navazané faze. Pii spojovani
jednotlivych bloki se pomoci metody nejmensich ¢tverci hleda celo¢iselny r-nasobek
2w, ktery minimalizuje sumu 5,

N
S = Z (Ay; + 271)°

i=0
kde Ag; je rozdil hodnot faze sousedicich pixelt na hranici spojovanych blokt a N je
jejich pocet.

Odolnost proti nejednoznac¢nosti navazovani zptisobené vyskytem fazovych rezidui je de-
monstrovana na obrazku 3.8, kde je navazana faze zobrazeni na obrazku 3.7. Je vidét ze
metoda selhava.

Obrézek 3.8: Selhani navazovani faze na obr. 3.7 metodou BLS.

3.4.3. Nejmensi ¢tverce — LS

Tato metoda patii ¢isté do skupiny globalnich metod, které hledaji navazanou fazi v celém
zobrazeni FeSenim soustavy vhodnych rovnic. Metoda nejmensich ¢tvercti [15] minimali-
zuje sumu Ctverci odchylek mezi gradienty nenavazané faze a hledané navazané faze.
Moznym zptusobem feSeni vypoctu navazané faze pomoci metody nejmensich ¢tvercu je
sestaveni soustavy linearnich rovnic a jeji nasledné vyfeseni. Soustava rovnic takto vytvo-
fend obsahuje piiblizné 2N rovnic (bézné stovky tisicii), kde N je celkovy pocet pixeli
v obraze navazované faze. Tim vzrista nejen narocnost vypoctu, ale také naroc¢nost na
obsazenou pamét pocitace. Soustavu rovnic lze fesit pifimo pomoci metod pro praci s ¥id-
kymi maticemi, nebo pfevodem na problém feSeni Poissonovy rovnice. Podrobny popis je
uveden v [15].

Metodu jsem implementoval tak, ze k feSeni Poissonovy rovnice jsem vyuzil diskrétni
kosinovou transformaci (DCT). Tato metoda dava velmi dobré vysledky v piipadé, Ze se
ve fazovych datech nevyskytuji fazova rezidua. Vypoctena navazana faze je spojita, ale jeji
hodnoty nemuseji presné odpovidat hodnotam puvodni nenavazané faze (jde o optimalni
feseni). Metoda je vhodna pro zpracovani obrazové faze biologickych vzorku, nebot zaru-
¢uje spojity prubéh navazané faze, ktery u biologickych vzorku muzeme ocekavat. I tato
metoda neni zcela vhodné pro navazovani faze v pripadé vyskytu fazovych rezidui, jejich
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vyskyt ovliviiuje pomérné velkou oblast v jejich okoli, jak je demonstrovano na obrazku
3.9.

Obrazek 3.9: Selhani navazovéani faze na obr. 3.7 metodou nejmensich ¢tverct.

3.4.4. Vazené nejmensi ctverce — WLS

Algoritmus vypoc¢tu navazané faze vazenou metodou nejmensich ¢tvercu vychazi z pred-
choziho algoritmu, ktery je rozsifen o moznost definovat relativni vahu jednotlivym hod-
notam vzorkt faze. Implementovany algoritmus je zndm pod ozna¢enim PCG (Preconditi-
oned Conjugate Gradient [51]). Jedna se o rychlou itera¢ni metodu, které jako svou hlavni

Obréazek 3.10: Navazovani faze na obr. 3.7 metodou vazenych nejmensich ¢tverct.

¢ast vyuziva algoritmus vypoctu navazané faze metodou nejmensich ¢tverctu. Presny popis
algoritmu je uveden ve [15, 52]. Jako vahové koeficienty pouzivame obecné mapu kvality,
coz muze byt napft. derivace faze nebo v holografii amplituda signalu. V holografické mi-
kroskopii pouzivame jako dobry ukazatel kvality faze pravé amplitudu, jez mé v mistech
tazovych rezidui minimélni hodnoty. Algoritmus je v tomto piipadé vyrazné odolnéjsi vici
vyskytu rezidui, nebot samotna rezidua a jejich okoli maji pfi navazovani velmi nizkou
vahu. Nicméné i v tomto pripadé dochézi k ovlivnéni jistého okoli v navazané fazi.

3.4.5. Goldsteintiv branch cuts algoritmus

Jedna se o klasickou cestu sledujici metodu navazovani faze [13], tentokrat ovsem rozsite-
nou o techniku, ktera zarucuje jednoznac¢nost navazovani. Navazovani probiha v nésledu-
jicich tf¥ech hlavnich krocich:

1. Nejprve se detekuji fazova rezidua.

2. Nasleduje propojeni rezidui pomoci vhodného algoritmu [55] (vytvoreni kiivek ne-
spojitosti). Fazova rezidua lze propojovat do dipoli, nebo vétsich skupin tak, aby
suma vSech topologickych néaboju rezidui byla nulova.
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3. V poslednim kroku se provadi navazani faze s tim, ze navazovaci algoritmus se
zastavuje na vytycenych kiivkach nespojitosti.

Timto zpusobem lze zabezpecit jednoznaéné navazani faze (viz obr. 3.11). Vysledny
prubéh navazané faze vsak silné zavisi na metodé, kterd je pouzita k propojeni rezidui.
V mistech kfivek nespojitosti vSak po navazani zistavaji fazové skoky.

Obréazek 3.11: Dva mozné vysledky navazovani faze na obr. 3.7(b) metodou Goldstein’s
branch cuts.

3.5. Navazovani faze s korekci fazovych nespojitosti

S ohledem k pozadavkim nasi laboratofe na presné vazeni bunék a jejich Casti na za-
kladé zaznamu kvantitativniho fazového zobrazeni a souc¢asném castému vyskytu rezidui
v jejich fazovych obrazech jsem vyvinul a implementoval novy algoritmus pro zpracovani
nenavazané faze pattici do skupiny cestu sledujicich algoritmii. Hlavni vyhoda algoritmu
spocCiva ve zplisobu, jakym koriguje poskozenou fazi v okoli fazovych rezidui.

3.5.1. Vychozi metoda navazovani

Metoda navazovani vychazi z Flynnova mask cut algoritmu [16], ktery je variantou Gold-
steinova branch cuts [18] algoritmu. K¥ivky nespojitosti jsou v tomto piipadé generovany
s ohledem na hodnoty amplitudy. VSechny kiivky nespojitosti v jednom fazovém obraze
nazyvame primarni maskou.

Z principu metod vyuzivajicich pro navazovani kiivky nespojitosti plyne, Ze skok v na-
vazané fazi zastava pravé v mistech, kde byly kiivky nespojitosti definovany. Pokud se
tyto fazové nespojitosti vyskytuji v buiice nebo jejim tésném okoli, znemoziuji provést jeji
vazeni, nebo je vyslednd hmotnost silné ovlivnéna optickym virem a jeho okolim. Proto
musi byt metody vyuzivajici kiivky nespojitosti rozsiteny o algoritmus korekce téchto
nespojitosti.

3.5.2. Algoritmus korekce fazovych nespojitosti

Na vstupu algoritmu je obrazova faze a amplituda v podobé 2D poli realnych ¢&isel, faze
je v intervalu (—m, 7) a amplituda je kladné. Vystup je navazana faze bez nespojitosti ve
2D poli redlnych ¢isel o stejné velikosti, jako mé vstup. Algoritmus vnitiné pouziva dvé
binarni masky taktéz stejné velikosti, jako maji vstupni data. Podobné jako u [16] jsou
nejprve detekovana fazova rezidua; jejich polarity a pozice jsou ulozeny do seznamu. Al-
goritmus nasledné zvoli jedno reziduum, nastavi jeho polohu v primarni masce na jedna.
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Na pocatku tedy primarni maska pokryva pouze jediny bod — reziduum. Nasledné algo-
ritmus hleda v tésném okoli primarni masky amplitudu s minimalni hodnotou. Jakmile
je nalezena, na poloze bodu s minimalni amplitudou je v priméarni masce nastavena hod-
nota jedna. Detekce minimélni amplitudy se provadi opakované, ¢imz se priméarni maska
postupné rozrusta do okamziku, nez je suma polarit rezidui prekrytych primarni maskou
rovna nule. Tak dojde k propojeni a vybalancovani nejméné dvou rezidui. Timto zptso-
bem je primarni maska vytvofena pro vSechna rezidua v obrazové fazi. V néasledujicim
kroku provadi Flynntv algoritmus erozi se zachovanim konektivity rezidui, coz mize byt
nezbytné, nebot primarni maska miize byt pomérné velka. Erodovand maska je nasledné
pouzita jako kiivka nespojitosti. V. mém algoritmu se tento krok vynechava a prfimo se
provadi navazani faze v mistech, kde je primarni maska nulova (obr. 3.12(d)). V mistech,
kde priméarni maska byla rovna jedné, je v tento okamzik faze nedefinovana.

Korekce faze zac¢ina dilataci primarni masky s pouzitim dilata¢niho jadra stejné veli-
kosti jako je prumér oblasti hlavniho maxima PSF mikroskopu. Vysledkem této operace
je sekundarni maska prekryvajici vSechny pixely, jejichz hodnota by mohla byt posko-
zena optickym virem. Predpokladame totiz, Ze opticky vir vznika v okoli mista s vysokym
gradientem fazové funkce vzorku (napiiklad okraj bunky), které ovlivni fazi zobrazeni
piiblizné do vzdalenosti dané pravé vyse uvedenym parametrem PSF. VSechny hodnoty
faze pokryvané sekundarni maskou tedy povazujeme za nespolehlivé.

Hodnoty faze v oblasti sekundérni masky miizeme rychle a snadno vypocitat pomoci
metody image-inpainting [56]. Tyto hodnoty jsou dobrym odhadem faze jak v misté, kde
neni definovana (primarni maska), tak i v mistech, kde ji povazujeme za nespolehlivou
(sekundéarni maska). Odhad hodnot féze je zaloZen na maskované konvoluci navazané faze
s jadrem o velikosti 3 x 3 (tabulka 3.1), ktera nam déava hladky vysledek, jak je vidét na
obrazku 3.12(f). Konvoluce mize byt provedena podle potieby opakované s ptihlédnutim
k poméru velikosti PSF a konvolu¢niho jadra. V poslednim kroku algoritmu je spocéitana
normalizovana amplituda v prostoru, kde sekundarni maska je rovna jedné. Nasledné je
normalizovana amplituda pouzita jako vahovy koeficient navazané faze w,. Vahovy koefi-
cient odhadnuté faze volime jako komplementérni w; = 1 — w,. Vysledna korigovana faze
¢ je nakonec spo¢tena jako vazeny aritmeticky pramér (3.2) z odhadu faze p; a z navazané
faze g,

_ WP TG WsPps + Wi pj. (3.2)
Ws + W;
Tabulka 3.1: Konvoluéni jadro pouzité k doplnéni chybéjici faze metodou image-
inpainting [56].
0.125 0.125 0.125
0.125 0 0.125
0.125 0.125 0.125

Vysledek vypoctu pomoci popsaného algoritmu je na obrazku 3.12(h). Cely korekéni
algoritmus lze shrnout v Sesti krocich:

1. Detekce fazovych rezidui.

2. Generovani kfivek nespojitosti ve formé primarni masky trasovanim hodnot ampli-
tudy.

3. Navézani faze.
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4. Generovani sekundarni masky s ohledem na velikost PSF mikroskopu.
5. Odhad faze v mistech, kde je sekundarni maska rovna jedné.
6. Vypocet korigované faze.

3.5.3. Numerické simulace

K ovéreni funkénosti algoritmu byla pouzita numericka simulace. Model bunky byl vytvo-
fen jako funkce propustnosti s fazovou funkei zobrazenou na obr. 3.12(a). Nasledné bylo

()

o

(d) (e) (f)

() (h) (i)
| _ m
0 1.1 2.1 3.2 4.3 5.4
[rad}

Obrazek 3.12: Numericka simulace rekonstrukce a korekce fazového obrazu ovlivnéného
optickymi viry pomoci nové navrzeného algoritmu: (a) ptivodni faze funkce propustnosti
modelu, (b) fazové zobrazeni (zelené Sipky v mistech rezidui), (¢) odpovidajici obrazova
amplituda, (d) navazana faze, (e) priméarni maska (branch cut — k¥ivky nespojitosti),
(f) PSF mikroskopu (3x zvétSena) a sekundarni maska dilatovana vzhledem k PSF, (g) od-
hadnuté faze, (h) korigovana faze, (i) absolutni hodnota rozdilit mezi korigovanou a pi-
vodni fazi.
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spo¢teno zobrazeni (obr. 3.12(b)) pomoci metody popsané v [57]| pro mikroskopovy objek-
tiv 10x/0,25 a osvétleni plosnym zdrojem, ktery vyplioval pupilu kondenzoru, s vinovou
délkou svétla 650 nm.

Korigovana faze, jak je zobrazena na obr. 3.12(h), odpovida velmi dobfe puvodni fazi
modelu (obr. 3.12(a)). Jak se dalo o¢ekéavat, nejvétsi rozdily (viz obr. 3.12(i)) jsou patrné
v okoli korigované oblasti, kde byla faze silné ovlivnéna optickymi viry. Rozdily podobnych
hodnot vSak mtzeme vidét i v oblastech, kde korekce nebyla provedena, pouze jako diisle-
dek omezené rozlisovaci schopnosti mikroskopu dané PSF znézornénou v obrazku 3.12(f).
Globélni rozdil mezi fazi modelu a korigovanou obrazovou fazi mizeme vyjadiit souc¢tem
absolutnich hodnot rozdili pres cely obraz. V tomto pripadé je ihrnné chyba korekce 194
rad. Muzeme porovnat tento pristup se standardnim navazovanim pomoci nejmensich
¢tverci [52], vypocet pomoci PCG (preconditioned conjugate gradient) s 250 iteracemi,
coz je globéalni metoda s amplitudou vyuzitou jako vahovy koeficient. Z vysledného srov-
nani s fazovou funkei modelu je patrné (obr. 3.13), Ze rozdily jsou mnohem vyraznéjsi
a soucet absolutnich hodnot rozdila je v tomto pripadé 120 409 rad, tedy priblizné o tii
rady vyssi nez v pripadé mnou navrzené metody.

(a)
|

0 1.1 2.1 3.2
[rad}
Obrazek 3.13: Numerickd simulace rekonstrukece fazového obrazu ovlivnéného optickymi

viry: (a) faze navazana metodou vaZenych nejmensich ¢tverct, (b) absolutni hodnota
rozdiltt mezi navazanou a puvodni fazi.

3.5.4. Experimentalni ovéreni

Korekéni algoritmus byl experimentalné otestovan pii sledovani zivych bunék na kohe-
renci fizeném holografickém mikroskopu (CCHM [37]) s objektivem 10x/0,25. Pouzili jsme
plosny zdroj s vinovou délkou 650 nm, ktery vyplhoval pupilu kondenzoru. Sledovanym
vzorkem byla krysi spontanné transformovana rakovinna buiika LW13K2 [58] ve standard-
nim médiu M1H. Obréazek 3.14(a) a 3.14(e) ukazuje jeji obrazovou fazi a amplitudu po
holografické rekonstrukei. Je ziejmé, Ze miniméalni hodnoty amplitudy se vyskytuji spo-
le¢né s fazovymi rezidui na okraji buiiky. Po navazani faze (obr. 3.14(b)) byla primarni
maska (obr. 3.14(f)) rozsifena a sekundarni maska (obr. 3.14(g)) byla pouzita k odhadu
chybéjicich hodnot faze (obr. 3.14(c)). Nakonec byla spoétena chybéjici faze dle (3.2).
Vysledek korekce na obr. 3.14(d) lze povaZzovat za velmi dobry. Podobny vysledek posky-
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tuje popsana metoda ve vétsiné piipadu rekonstrukce fazového zobrazeni zivych bunék
postizeného piitomnosti fazovych rezidui.

(f) (8)
B
2.1 3.2 4.3 5.4
[rad}

Obrazek 3.14: Rekonstrukce a korekce fazového zobrazeni zivé rakovinné krysi bunky
LW13K2 [58] postiZzeného optickymi viry: (a) obrazova faze ziskana z CCHM (s objektivem
10x/0,25 a plosnym zdrojem svétla s vinovou délkou svétla A = 650 nm), (b) navazana faze,
(¢) odhadnuta chybégjici faze, (d) korigovana faze, (e) obrazova amplituda, (f) primarni
maska, (g) sekundarni maska.

3.6. Kompenzace deformaci navazané faze

Po navéazani rekonstruované faze bychom v pripadé idealniho holografického mikroskopu
bez vlozeni vzorku ocekavali konstantni hodnoty navazané féaze. Ve vétsiné pripadu se
ovSem do zobrazeni faze promitaji ne zcela shodny pribéh optickych parametri refe-
ren¢ni a predmétové vétve, takze vznikd fazova deformace. Fazova deformace byva ¢asto
vyrazné vétsi nez uzite¢na informace o zkoumaném vzorku (viz obr. 3.15). Proto je nutné
provést kompenzaci fazové plochy napiiklad pomoci algoritmu dynamické kompenzace
deformace faze, ktery navrhl Ing. Tomas Zikmund, Ph.D. [3, 1, 59], ktery jsem imple-
mentoval a optimalizoval pro zpracovani obrazu v redlném case. Algoritmus je zalozen
na prolozeni obrazové fazové plochy kompenzacni plochou pomoci metody nejmensich
¢tverct. Prii inicializaci je v navazané fazi ru¢né oznacena oblast, povazovana za pozadi
obrazu, v némz by faze méla nabyvat konstantni hodnoty. Hodnoty pozadi jsou néasledné
prolozeny metodou nejmensich ¢tverci kompenzac¢ni plochou, ktera je posléze odectena od
navazané faze. Tim ziskdvidme kompenzovanou fazi, ze které lze prahovanim ziskat binarni
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masku pozadi i mimo ruéné specifikované oblasti. V nasledujicim obraze navazané faze
se hodnoty pozadi ziskavaji vyuzitim binarni masky ziskané v predchozim kroku. Metoda
vyzaduje neuplné pokryti zorného pole bunkami a predpokladéa dostatecné malou zménu
polohy bunék mezi dvéma nasledujicimi zobrazenimi.

376.664 376.664

Obrazek 3.15: 3D zobrazeni (a) navazané a (b) kompenzované faze. Dynamicky rozsah faze
pred kompenzaci je priblizné 54 rad, zatimco uziteéna data jsou pouze v rozsahu 5 rad, jak
je vidét na zobrazeni po kompenzaci. Jde o zobrazeni krysich rakovinnych bunék LW13K2
[58] v mikroskopu CCHM s objektivem 10x/0,25 a plosnym zdrojem svétla s vinovou
délkou svétla A = 650 nm.

Vstupnimi parametry algoritmu je sloupcovy vektor hodnot pozadi navizané faze
Zom prvcich, témto hodnotam piislusejici vektory souradnic XaY stejné délky v sourad-
nicovém systému fazového obrazu a zvoleny stupen kompenzac¢niho polynomu poly Degree.
Dle stupné polynomu vygenerujeme matici hodnot A o rozmérech m x n, kde

n = (polyDegree + 1)(polyDegree + 2) /2
a Tadky matice A maji dle stupné polynomu tvar:
1. A, =[1,z,y],
2. A; = 1,2, y, 2%, 2y, y?],
3. A; =1,z y, 22, zy, y?, 23, 2%y, xy?, 7,

kde x = X; a y = Y; jsou hodnoty na i-té pozici vektoru. Vypocet vektoru koeficientu
kompenzac¢niho polynomu B je proveden jako

B=A"Z,
kde AT je Moore-Penroseova pseudoinverze
At =(ATA)AT
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Vypocet inverzni matice jsem provedl pomoci LU dekompozice [60].

Protoze velikost matice A je dana prevazné délkou vstupnich vektort m, které je primo
zéavisla na velikosti plochy pozadi faze v obraze, miize nabyvat pomérné velkych hodnot
(napt. 100000 x 6). Z tohoto divodu jsou maticova nasobeni ve vypoétu pseudoinverzni
matice vypocetné velmi naro¢né. Proto jsem i v tomto algoritmu vyuzil GPU akcelerace
k urychleni vypocti. NVidia CUDA disponuje knihovnou cuBLAS [(1], ktera je urCena
pro linearni maticové vypocty. Knihovna umoznila vyrazné zrychleni maticového nésobent,
které tvorilo prevaznou ¢ast vypocetniho ¢asu. Dilezitou ¢asti kompenzace je také vypocet
inverzni matice pomoci LU dekompozice, a ackoliv algoritmus vypoc¢tu LU dekompozice
je vyslovené sériovy a vypocetné naroc¢ny, velikost ¢tvercové matice AT A, ze které se
inverze pocita, je n X n a je vyrazné mensi nez velikost matice A. Diky tomu i celkovy
¢as na vypocet inverzni matice je kratky.

Na obrazku 3.16 je priklad fazového obrazu bunék poté, co bylo vyrovnano pozadi
pomoci kompenzacniho algoritmu. Ruzova barva oznacuje vSechny fazové hodnoty pova-
zované za hodnoty pozadi, v tomto ptipadé jiz dynamicky vybrané. Pozadi tvoii priblizné
70 % celkové plochy obrazu (pii velikosti obrazu 680 x 680 px?), k vyrovnani byl pouZit
polynom tretiho fadu. Matice A tedy v tomto piipadé obsahovala 320000 x 10 prvki.

376.664 376.664

(a) (b)

Obrazek 3.16: (a) Fazovy obraz bunék s vyrovnanym pozadim a (b) jejich 3D zobra-
zeni. Krysi rakovinné buitkky LW13K2 [58] v mikroskopu CCHM s objektivem 10x/0,25 a
plosnym zdrojem svétla s vinovou délkou svétla A = 650 nm.

Po narovnani fazové plochy miizeme pristoupit k segmentaci a dalsimu zpracovani
obrazu bunék.

3.7. Segmentace bunék

Segmentace bunék vychézi z algoritmu pro detekci fragmentu tak, jak je popsan v kapitole
2.5.3 s tim, Ze je rozsifen o nékteré dalsi funkce. Na obrazku 3.17 je diagram popisujici
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funkci algoritmu detekce bunék. Algoritmus zpracovava kompenzovanou, a dle potireby

kompenzovana navazana faze

prahovani prahem ¢,

prahovani prahem @,

Y

Y

detekce fragmentd

detekce fragment{

y

Vv

vypocet ploch a téZist fragmentd

serazeni dle velikosti plochy,
odstranéni plo$né malych objektl{

Vv

operator zvoli tézisté
objektu, jez ho zajima

TG

na zakladé zvoleného tézisté
je vybran objekt

pozadi objektu je vynulovano

Obréazek 3.17: Algoritmus segmentace a detekce bunék.

i korigovanou (kap. 3.5), navazanou fazi.

V prvnim kroku se provede dvoji prahovani s hodnotou faze ¢; a ¢s. @1 je nejnizsi
hodnota faze, kterou jesté bezpeéné povazujeme za signal buiiky, obvykle ji nastavujeme
tak, aby se odprahovala pouze jadra bunék v obraze. (s, je nejvyssi hodnota faze povazo-
vana bezpecné za fazové pozadi. Nastavujeme ji tedy tak, aby pokryla vSechny hodnoty
faze, které povazujeme za pozadi a soucasné nezasahovala do bunék v obraze. Aplikova-
nim prahovani podle obou prahii ziskavame dva binarni obrazy, na které v dalsim kroku
aplikujeme detekci fragmenti podle algoritmu popsaného v ¢asti 2.5.3.

Detekce fragmentti vygeneruje seznam samostatnych ¢asti binarni masky. Néasledné
se spoc¢te plocha kazdé z nich a provede se sefazeni podle velikosti plochy. V tento oka-
mzik si operator muze zvolit, jakou nejmensi plochu ma algoritmus jesté predat k dalsimu
zpracovani. Timto zpusobem lze odfiltrovat malé objekty, které obvykle vznikaji v okoli
bunky jako dusledek prahovani, pfipadné pixely zasazené impulsnim Sumem, nebo necis-
toty v obraze.

Detekovanym fragmenttim, které splni predchozi podminku, je vypoc¢ten geometricky
stfed a tézisté. Geometrickym stfedem fragmentu C' rozumime primérnou polohu vSech

pixelu fragmentu
Z?:o Li Z?:o Yi

To = ) Yo = )

kde n je pocet pixeli fragmentu, xz; a y; jsou soufadnice polohy jednotlivych pixeli.

Podobné je vypoctena i poloha tézisté

Z?:o ML Z?:o miYi

T = ) Yr = )
m m

kde m je celkovd hmotnost fragmentu (proporcionélné zavisla na fazi) a m; jsou diléi
hmotnosti v jednotlivych pixelech fragmentu.

Tezisté a geometricky stfed se v programu Q-PHASE (program ovladani mikroskopu
a zpracovani obrazu v CCHM, kap. 3.8) na vyhovujicich objektech zobrazi jako ¢erveny
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a modry kfizek. V nésledujicim kroku je nutny zasah operatora, ktery kliknutim na kiizek
tézisté zvoli bunku, jiz chce sledovat. Algoritmus zvoli buiiku tak, Ze nejprve provede
inverzi masky pozadi (uréena pomoci ps) a nasledné vybere objekt odpovidajici polohou

vy

pripadné ulozi do souboru.

3.7.1. Trasovani bunék

Trasovanim buné¢k se rozumi vyhodnoceni zmén polohy vybrané buiiky béhem experi-
mentu. Protoze procedura segmentace bunék nam predava mimo oddélenych fragmentu
také soufadnice jejich geometrickych stiedu a tézist, mizeme tyto idaje vyuzit ke sledo-
vani zmén polohy bunék v ¢ase. Algoritmus sledovani bunék je rozsifenim segmentacniho
algoritmu o automatickou selekci bunky. Automaticky vybér bunky funguje za predpo-
tn, lze jej pouzit k automatické selekci buniky v ¢ase t,,1 misto manualniho zasahu ope-
ratora. Pii trasovani lze soucasné pocitat fadu dalsich parametrii:

e plochu buiiky,
celkovou hmotu bunky,
polarizace (vektor sméfujici z geometrického stiedu do téziste),
rychlost ristu,
rychlost pohybu bunky,

e morfologické parametry.
Na obrazku 3.18 jsou zobrazeny segmentované bunky z obrazku 3.16 s vynulovanym poza-
dim. V pribéhu méreni jsou buiiky neustale trasovany a vysledna data mohou byt ulozena.

(a) (b)

Obrazek 3.18: (a)Fazovy obraz bunék dle obr. 3.16 s odstranénym okolim a (b) jejich 3D
zobrazeni.
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3.8. Software holografického mikroskopu Q-PHASE

Software mikroskopu je vyvijen ve spole¢nosti TESCAN ORSAY HOLDING, a.s. pod
oznacenim Q-PHASE, obr. 3.19. Strukturu softwaru jsem navrhl s ohledem na moznost
budouciho rozsiteni jako modularni, kde jsou jednotlivé algoritmy zpracovani obrazu re-
prezentovany moduly (viz obr. 3.20). Je tak moZné snadno pfidat nové metody zpracovani
obrazu a vyhnout se upravam celého programu. Modularita programu je jednou ze dvou
stézejnich vlastnosti programu. Druhou dilezitou vlastnosti Q-PHASE je podpora zpra-
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Obrazek 3.19: Ukazka uzivatelského rozhrani programu Q-PHASE.

covani obrazu pomoci grafické karty (GPU), ktera vyrazné zvysuje obnovovaci frekvenci
zobrazeni rekonstrukei v On-Line médu a zkracuje dobu analyzy dat v Off-Line modu.
Aby byla mozna snadné interakce modulii s algoritmy akcelerovanymi pomoci GPU s mo-
duly, které akceleraci nemaji (neni vyhodna, nebo nebyla dosud implementovéana), vyvinul
jsem objekt pro spravu paméti.

3.8.1. GPU akcelerované zpracovani obrazu a sprava paméti

Zpracovani obrazu v holografickém mikroskopu je vypocetné velice naroc¢né. Kazdy algo-
ritmus, ktery je zarazen do fronty zpracovavajici obraz, zptusobuje dalsi zpomaleni rekon-
strukéniho procesu. Jednim z cilti vyvoje algoritmii pro zpracovani obrazu v holografickém
mikroskopu se tedy prirozené stava maximalizace rychlosti zpracovani tak, aby uzivatel

mikroskopu ziskal pocit sledovani v redlném case, jak je tomu u béznych optickych mik-
roskopii.
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Q-Phase

objekty spravy paméti

—

moduly \ \ \
i d kompen-
navazovani
kamera FFT P zace
faze .
faze
zobrazeni zobrazeni zobrazeni

Obrazek 3.20: Zakladni struktura programu Q-PHASE.

Mnoho algoritmt pracujicich s 2D daty je mozné dobie paralelizovat, a tim zvysit
rychlost zpracovani. V soucasné dobé je jednou z moznosti vyuziti dostupnych grafickych
karet (GPU), které jsou konstruované k provadéni masivné paralelnich vypocti, ¢imz se
mysli tisice soucasné bézicich vldken pracujicich nezavisle na vstupnich datech.

7, duvodu pfedchozich zkuSenosti jsem opét zvolil vyvojové prostiedi CUDA od spo-
le¢nosti NVidia. Jedna se o balik jiz hotovych algoritmt (cuFFT, sparseMatrix, ...) dobte
integrovany do vyvojového prostiedi MS Visual Studio C++. Ackoliv umoziuje para-
lelizace na GPU vyrazné zrychleni vypoc¢ti, vznika pii implementaci novy problém se
spravou paméti. Zatimco v pripadé standardnich vypocta s vyuzitim procesoru pocitace
mame k dispozici jeden druh opera¢ni paméti RAM, do které muzeme libovolné pfistu-
povat, v ptipadé prace s GPU musime dbat zvysené pozornosti pii piistupech do paméti.
Pamét GPU se sice vyskytuje ve stejném adresovém prostoru jako pamét RAM, ale nelze
do ni pristupovat zptisobem obvyklym pro praci s RAM, je tedy pouze na programatorovi,
aby rozlisil, které pristupy jsou do paméti RAM a které do paméti GPU. Pro tyto ucely
jsem vyvinul objekt pro spravu paméti a synchronizaci dat mezi paméti GPU a paméti
RAM pocitace.

P1i zpracovani obrazu lze ocCekévat, ze nékteré algoritmy budou bézet vyhradné na
CPU, zatimco jiné bude mozné dobie paralelizovat a spoustét na GPU. Objekt, ktery
zaruCuje presun dat z paméti RAM do paméti GPU a zpét, musi byt pokud mozno
transparentni.

V okamziku inicializace libovolného modulu zpracovani obrazu se pomoci pamétového
objektu provede alokace paméti podle potieb tohoto algoritmu. Algoritmus také zvoli, ve
které paméti (RAM nebo GPU) je alokace primarné provedena. Nasleduje spusténi algo-
ritmu. Potom, co je algoritmus ukoncen, je pamétovy objekt predéan k dalsimu zpracovani.
Nasledujici algoritmus zazada pamétovy objekt o pfistup k datim a soucasné specifikuje,
jestli pozaduje piistup v paméti RAM nebo GPU. Pamétova struktura automaticky zaruci
presun dat mezi GPU a RAM a jejich naslednou synchronizaci.
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Vyhoda tohoto pfistupu spoc¢iva v univerzalnosti, pamét je alokovana pouze tehdy,
je-li do ni vyzadovan pristup. Stejné tak je kopie paméti v . GPU nebo RAM vytvorena
a synchronizovana az v pripadé, Ze je pozadovan pristup do paméti opac¢ného typu, nez
je alokované pamét.

Na obrézku 3.21 je znazornén popsany piistup k paméti v pripadé modulu snimani
obrazu kamerou a zpracovani rekonstrukce pomoci FFT. Kamera jako prvotni zdroj dat
je reprezentovana modulem, jehoz data jsou uloZena priméarné v paméti RAM pocitace.
Zakladni rekonstrukéni algoritmus je reprezentovan modulem s oznac¢enim cuFFT, coz je
FFT akcelerovana pomoci GPU. Modul pro svoji funkci vyzaduje data v paméti GPU,
pri zadosti o pristup k datim v pamétovém objektu dojde k automatické alokaci pa-
méti v GPU a kopii dat z RAM pocitace do GPU. Do okamziku zadosti modulu cuFFT
existovala alokované pamét pouze v RAM, dale uz se udrzuji paméti RAM a GPU syn-
chronizované.

Q-Phase

objekt spravy paméti

C pamét GPU
pamét RAM

A

moduly \

kamera CUFFT

Obrazek 3.21: Synchronizace paméti RAM a GPU.

Vyse popsany pamétovy objekt je integrovan v programu Q-PHASE. Vyhody popsa-
ného pamétového objektu jsou ziejmé v pripadé dvou zcela nezavislych modula zpracovani
dat. Zédny z modull se nemusi zajimat o skutecné misto ulozeni svych zdrojovych dat
ve smyslu GPU nebo RAM, misto toho specifikuje, kde data o¢ekava. Datovy objekt na-
sledné provadi kopirovani podle potieby, a to umozinuje snadnou rozsiritelnost programu
o nové moduly technik zpracovani obrazu.

3.9. Shrnuti vysledkti

V této kapitole byly shrnuty zakladni algoritmy nezbytné pro rekonstrukci obrazu v holo-
grafickém mikroskopu. Algoritmy puvodné provadély vypocty béznym zpisobem pomoci
procesoru pocitace. Protoze se vétsinou jedné o operace dobfe paralelizovatelné, vétsinu
z nich jsem v poslednim roce prepracoval, takze nyni vyuzivaji k vypoctim grafické karty.
To umoznilo vyrazné zrychleni zpracovani obrazu a pfiblizilo obrazovy vystup mikroskopu
k zobrazeni v redlném case. Zakladni rekonstrukce obrazu ziskavi nenaviazanou fazi o ve-
likosti 700 x 700 px? z hologramu 2048 x 2048 px? rychlosti téméi 30 snimki za sekundu.
S prichodem vykonnéjsich grafickych karet lze ocekévat dalsi zrychleni bez zmén v kédu
algoritm.
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V oblasti navazovacich algoritmii jsem implementoval nékolik metod, z nichz metoda
navazovani faze s korekci fazovych nespojitosti (kap. 3.5) je puvodni. Tato metoda koriguje
fazovy obraz degradovany v dusledku vyskytu optickych virt v obraze, coz je v pripadé
zivych bunék a kvantitativniho zobrazovani zésadni. Jeji popis byl zaslan k publikaci
[62]. Algoritmus funguje uspokojivé nejen v piipadé navazovani kvantitativniho fazového
zobrazeni zivych bunék, jak je uvedeno v publikaci, ale i v pfipadé technickych povrchi,
kde muze strmy skok také zptisobit vznik optickych vird, a tim znemoznit jednoduché
navazovani faze.

Metodu kompenzace deformace navazané faze vyvinutou ve spolupraci s Ing. Toma-
Sem Zikmundem, Ph.D., jsem nejprve optimalizoval a nésledné implementoval GPU ak-
celerovanou verzi. Vzhledem k popsané technice vypoctu kompenzaéni plochy a velikosti
zpracovavanych matic je tato ¢ast rekonstrukce jednou z nejvice naro¢nych na vypocetni
rychlost pocitace. Vypocetni narocnost se navic méni s velikosti detekovaného fazového
pozadi.

Segmentace bun¢k vyuziva techniku detekce fragmentii, kterou jsem piivodné vyvinul
pro odstranéni fragmentu kosti v tomografii, k detekci bunék po odprahovani fazového
kterych je trasovan pohyb buiky.

Funkénost algoritmii na zpracovani obrazu byla tispésné ovérena na prototypu mikro-
skopu Q-PHASE.
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ZAVER

Tato dizerta¢ni prace je rozdélena do dvou hlavnich sméri. Jelikoz jsem pfi odborné stazi
v Londyné ziskal cenné zkuSenosti v oblasti rentgenové mikro-tomografie, tomografic-
kych rekonstrukei a soucasné paralelnich vypoc¢tiu na grafickych kartach, je prvni polovina
zameéfena na rentgenovou mikrotomografii, zatimco druhé se tyka moji soucasné prace
v digitalni holografii. V obou pripadech se zabyvam technikou numerického zpracovani
obrazu a digitalniho zobrazovani.

V kapitole 2 jsou popsany vysledky mé prace na GPU akcelerované tomografické re-
konstrukeci. Nové provedena implementace klasického algoritmu FBP ptinasi jako hlavni
vyhodu predevsim zvysSenou rychlost rekonstrukce. Je mozné ji provozovat na bézném
pocitaci vybaveném grafickou kartou NVidia a oproti mné zndmym implementacim neni
omezena velikosti rekonstruovanych ani zdrojovych dat. Tato implementace umoznila vice
nez desetkrat zrychlit vypocet a zkratit ¢asy potiebné k provadéni tomografickych experi-
mentl v porovnani s pivodnimi neakcelerovanymi algoritmy. V soucasné dobé¢ je software
aktivné pouzivan v tomografické laboratoti Centre for Oral Growth & Development, Barts
and the London School of Medicine and Dentistry, Queen Mary University of London
a jeho vyvoj stale pokracuje.

Soucasné jsem také nové implementoval modernéjsi verzi tomografické rekonstrukce
BPF, ktera méa oproti pfedchozimu algoritmu nékteré vyhody. Jde predev§im o moznost
provést tomografickou rekonstrukei z netplnych dat (ve smyslu FBP). Napiiklad pii umis-
téni detektoru asymetricky vzhledem k ose rotace zachyti detektor jen polovinu primeétu
zkoumaného objektu, z tohoto divodu nelze v tomto pripadé pouzit standardni algoritmus
FBP.

Dalsi vyhodou je, ze pokud pozadujeme ¢asteénou tomografickou rekonstrukei jen ob-
lasti zdjmu, je moZzno provést pouze ¢astecné snimani nezbytnych tomografickych projekei,
coz muze v nékterych pripadech vyrazné urychlit proces tomografického zobrazovani.

P1i feSeni tikolu analyzy tomografickych obrazii kosti jsme ve spolupraci s Ing. To-
méasem Zikmundem, Ph.D., navrhli postup pro porovnavani riznych vzorku. Soucasti
postupu byla

e definice osy tomografického obrazu kosti,
jeji ztotoznéni s osou z souradného systému zobrazeni,
detekce fragmentu vnitini struktury kosti,
3D modus filtrovani,
méfeni vzdalenosti vnitintho a vnéjsiho povrchu kosti.

Pro ztotoznéni obrazu tomografickych fezi s osou z jsem vyvinul algoritmus, ktery provede
transformaci puvodni sady snimkt do nové sady patfi¢né transformované dle orientace osy
kosti.

Algoritmus detekce fragmentu vnitini struktury kosti spoleéné s 3D binarni modus
filtraci umoznuje dobfe definovat vnitini povrch kosti, a to i pfesto, Ze uvniti kosti je
slozita struktura, ktera jeho detekci silné znesnadiuje.

K méteni vzdalenosti vnitiniho a vnéjsiho povrchu kosti jsem sestavil program, ktery
provede méfreni a sestavi mapu vzdalenosti povrchii od osy kosti.

Po aplikaci uvedené procedury na vsechny vzorky kosti je mozné porovnavat jednotliva
data mezi sebou a sledovat rozdily v geometrii kosti. Vysledky prace v této oblasti byly
prezentovany na konferencich |1, 2.
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V oblasti holografické mikroskopie (kapitola 3) bylo cilem implementovat a optima-
lizovat algoritmy numerické rekonstrukce obrazu. Ptavodné byly zakladni rekonstrukéni
vypocty provadény pomoci matematického prostiedi Matlab, coz bylo vhodné pro vyvoj
a ovéreni funk¢nosti, ne v8ak pro praktické vyuzivani mikroskopu.

Pouzivané algoritmy jsem postupné prepracoval a optimalizoval, k realizaci jsem vyuzil
programovaci jazyk C++-. Vypocty byly pivodné provadény standardné pomoci proce-
soru pocitace, nasledné jsem v nékterych algoritmech vyuzil ¢asteéné paralerizace pomoci
OpenMP. V zatim posledni fazi jsem algoritmy pfepracoval s pomoci paralelni architek-
tury CUDA. Za vyznamny vysledek povazuji také puvodni algoritmus pro navazovani
kvantitativniho fazového zobrazeni s korekei vlivu fazovych singularit [62]. Tato metoda
koriguje fazovy obraz degradovany v disledku vyskytu optickych viri v obraze, coz je
v piipadé zivych bunék a kvantitativniho zobrazovéani zasadni. Algoritmus funguje uspo-
kojivé nejen v piipadé navazovani kvantitativniho fazového zobrazeni zivych bunék, jak
je uvedeno v publikaci, ale i v pripadé technickych povrchi, kde muze strmy skok takeé
zpusobit vznik optickych virt, a tim znemoznit jednoduché navazovani faze.

Kapitola 3 je koncipovana tak, ze algoritmy zpracovani obrazu jsou popsany dle jejich
provadéni v mikroskopovém software:

e Zékladni rekonstrukce obrazu pomoci FFT.

Detekce nosné frekvence a separace spektra prostorovych frekvenci.
Algoritmy navazovani faze [62].

Dynamicki kompenzace deformace fazového pozadi |3, 4].

Detekce bunék.

Prahovani, selekce bunék, trasovani bunék a vypocet jejich parametri [63].
Vypocet DPD [64].

e Simulovany DIC.

Vsechny algoritmy jsem implementoval do kompaktniho programu Q-PHASE, ktery vyvi-
jim v rdmci spole¢nosti TESCAN ORSAY HOLDING, a.s., a s jehoZ pomoci se v soucasné
dobé provadi veskera méreni na CCHM.
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OBSAH PRILOZENEHO CD

FBP gmul - Zdrojové kody GPU akcelerované filtrované zpétné projekce (kap. 2.2).

BPF _scanco — Zdrojové kody GPU akcelerované filtrace zpétné projekce pro po-
loviéni sinogram (kap. 2.3).

Stack norm — Normalizace orientace vzorku viéci datasetu (kap. 2.5.1).

3D analysis — Zdrojové kody GPU akcelerované modus filtrace, detekce fragmentti
a méfeni vzdalenosti od osy kosti k jejimu povrchu (kap. 2.5).

Conetest — Puvodni software QMUL pro tomografickou rekonstrukei.

Test data — Testovaci tomograficka data.
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