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Περίληψη

Τα τελευταία χρόνια η ιατρική έχει κάποια πολύ ισχυρά εργαλεία στη διάθεσή της. Αυτά είναι συστήματα που μπορούν να συλλέξουν αλλά και να απεικονίσουν πληροφορίες για τη δομή και λειτουργία των οργάνων των ασθενών. Έτσι μπορεί να γίνεται γρηγορότερη και ακριβέστερη διάγνωση καθώς και παρακολούθηση της εξέλιξης της ασθένειας. Σε μερικές περιπτώσεις μάλιστα διαθέτουμε συστήματα που συμβάλλουν άμεσα στις θεραπείες, όπως για παράδειγμα στην ακτινοθεραπεία κατά του καρκίνου.
Στο πρώτο κεφάλαιο θα εξετάσουμε σύντομα τις σύγχρονες τεχνολογίες πρόσκτησης ιατρικών δεδομένων. Την υπολογιστική τομογραφία ακτινών Χ, τη μαγνητική τομογραφία, την τομογραφία εκπομπής ποζιτρονίου, την τομογραφία μονοφωτονιακής εκπομπής, την τομογραφία υπερήχων, την τομογραφία ηλεκτρικής εμπέδησης και την απεικόνιση μαγνητικών πηγών. Όλες αυτές οι τεχνολογίες παράγουν ένα σύνολο δεδομένων το οποίο αντικατοπτρίζει τη δομή ή και τη λειτουργία του σώματος του εξετασθέντος. Αυτό το σύνολο δεδομένων πρέπει να επεξεργαστεί με τέτοιο τρόπο ώστε το ιατρικό προσωπικό να μπορεί να το ερμηνεύσει για να εξάγει μια διάγνωση. Αυτή η επεξεργασία συνήθως σημαίνει την οπτικοποίηση του. Αυτή μπορεί να γίνει όπως στην κλασσική ακτινογραφία δηλαδή με την αποτύπωση σε φωτογραφικό φιλμ. Η οπτικοποίηση μπορεί να πραγματοποιηθεί και με πιο σύγχρονες μεθόδους μέσα από την οθόνη ενός υπολογιστή. Η οπτικοποίηση μέσω υπολογιστή παρέχει πολλές περισσότερες δυνατότητες και ευκολίες στο ιατρικό προσωπικό. Για παράδειγμα τα δεδομένα που απεικονίζονται μπορούν να είναι τρισδιάστατα, οπότε μπορούν να παρατηρηθούν από πολλές διαφορετικές γωνίες, σε αντίθεση με την απεικόνιση στο φιλμ. Στο δεύτερο κεφάλαιο θα εξετάσουμε πώς ακριβώς μεταφέρονται τα τρισδιάστατα ιατρικά δεδομένα στις δύο διαστάσεις της οθόνης του υπολογιστή. Αναλυτικότερα, αρχικά θα εξετάσουμε μερικές βασικές έννοιες των τρισδιάστατων αναπαραστάσεων και στη συνέχεια κάποιες από τις μεθόδους προεπεξεργασίας και απεικόνισης. Η υλοποίηση αυτών των μεθόδων με υλικό ή λογισμικό κάνει δυνατή την απεικόνιση των ιατρικών δεδομένων. Οι μέθοδοι που θα εξετάσουμε είναι η προβολή μέγιστης έντασης, η απόδοση επιφανειών, η απόδοση όγκου και η ρίψη ακτινών. Επίσης θα εξετάσουμε τους αλγόριθμους που αφορούν στη σκίαση και έναν αλγόριθμο που βελτιώνει σημαντικά την ταχύτητα, τον αλγόριθμο διάτμηση-στρέβλωση.

Εκτός από διαγνωστικά οφέλη, η τρισδιάστατη αναπαράσταση αποδεικνύεται χρήσιμη και στο σχεδιασμό ορισμένων θεραπειών, όπως στο σχεδιασμό της ακτινοθεραπείας για την αντιμετώπιση του καρκίνου. Στο τρίτο κεφάλαιο εξετάζουμε μερικά χαρακτηριστικά αυτής της ασθένειας εστιάζοντας στη γονιδιακή της φύση. Από τις μεθόδους θεραπείας που εξετάζουμε περισσότερο βάρος δίνεται στην ακτινοθεραπεία, και συγκεκριμένα στην ακτινοθεραπεία εξωτερικής δέσμης. Εξετάζοντας αυτή τη μέθοδο εξηγούνται οι αιτίες και ο τρόπος που η τρισδιάστατη αναπαράσταση ενός όγκου και των γειτονικών του ιστών αποτελεί τη βάση στο σχεδιασμό των σύγχρονων μεθόδων ακτινοθεραπείας εξωτερικής δέσμης.

Η οπτικοποίηση της ακτινοθεραπείας προσφέρει σημαντικό πλεονέκτημα στους σχεδιαστές της θεραπείας. Στο τέταρτο κεφάλαιο περιγράφεται ο αλγόριθμος για τη η γεωμετρική αναπαράσταση της ακτινοβολίας στις τρεις διαστάσεις. Επίσης περιγράφεται ο διαχωρισμός του δέρματος του ασθενή από το υπόλοιπο σύνολο δεδομένων καθώς η ενσωμάτωση της γεωμετρικής αναπαράστασης της δέσμης στο τρισδιάστατο σύνολο δεδομένων που αναπαριστά το δέρμα του ασθενή. Τέλος περιγράφεται ο αλγόριθμος υπερτονισμού του δέρματος στα σημεία εισόδου και εξόδου της ακτίνας. Για όλους τους αλγόριθμους παρατίθενται εικόνες με αποτελέσματα. Ο σχετικός κώδικας υλοποιήθηκε σε γλώσσα C.
Λέξεις - Κλειδιά

πρόσκτηση ιατρικών δεδομένων, υπολογιστική τομογραφία, μαγνητική τομογραφία, τομογραφία εκπομπής ποζιτρονίου, τομογραφία μονοφωτονιακής εκπομπής, τομογραφία υπερήχων, τομογραφία ηλεκτρικής εμπέδησης, απεικόνιση μαγνητικών πηγών,προβολή μέγιστης έντασης, απόδοση επιφανειών, απόδοση όγκου, ρίψη ακτινών, σκίαση, αλγόριθμος διάτμησης-στρέβλωσης, καρκίνος, σύμμορφη ακτινοθεραπεία με χρήση τρισδιάστατων ανατομικών δεδομένων, γεωμετρική αναπαράσταση ακτινοβολίας, διαχωρισμός επιφανειών.

Abstract

In the recent years powerful tools have been made available to medicine. These tools are systems that can acquire and visualize information concerning structure and function of internal human organs. This way the diagnosis is faster and more accurate. In some cases, systems are available that contribute more directly to treatment, like in radiotherapy.

In the first chapter the technologies for medical data acquisition are examined. These are Computed Tomography, Magnetic Resonance Imaging, Positron Emission Tomography, Single Photon Emission Tomography, Ultrasound Imaging, Electrical Impedance Tomography and Magnetic Source Imaging.
In the second chapter, the visualisation of the acquired three-dimensional data using computer graphics techniques is examined. More specifically, after a few basics on three-dimensional imaging, preprocessing and visualisation techniques are described. These techniques are Maximum Intensity Projection, Surface Rendering, Volume Rendering, Shading and Ray Casting. A preprocessing algorithm that drastically improves the required rendering time, namely the Shear-Warp Factorization, is also described.
Besides diagnostic benefits, three-dimensional representation is useful for the planning of some treatment prcedures, like the planning of radiotherapy. In the third chapter some pathophysiology of cancer is briefly described, with focus on the genetic nature of the disease. From the treatment techniques that are examined, special emphasis is given in radiation treatment, particularly external beam radiation treatment. In this technique, three-dimensional representation of the tumor and critical structures provides the basis for modern radiation treatment planning.
In the forth chapter an algorithm for the geometrical representation of the radiation beam in three dimensions is described. A method for the separation of the skin from the rest of the dataset is described, while the integration of the beam to the dataset is also presented. Finally, the algorithm for highlighting the points of the skin through which the beam enters the body, is described. The source code for all the mentioned algorithms is written in C.
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ΚΕΦΑΛΑΙΟ 1Ο
ΠΡΟΣΚΤΗΣΗ  ΙΑΤΡΙΚΩΝ  ΔΕΔΟΜΕΝΩΝ
	1.1
ΕΙΣΑΓΩΓΗ



Σε αυτό το κεφάλαιο θα εξεταστούν οι μέθοδοι που μας επιτρέπουν να συλλέξουμε την πληροφορία που αφορά στη δομή και τη λειτουργία του ανθρώπινου σώματος. Κάποιες από αυτές τις τεχνολογίες χρησιμοποιούνται και για άλλου είδους διαγνώσεις, όπως εντοπισμός ρωγμών και ατελειών σε μηχανικά εξαρτήματα και εντοπισμός ορυκτών στο έδαφος. Ουσιαστικά πρόκειται για τεχνολογίες που παρέχουν την πληροφορία για τις θέσεις αντικειμένων σε περιοχές που διαφορετικά θα ήταν απροσπέλαστες. Οι τεχνολογίες που θα εξεταστούν είναι η υπολογιστική τομογραφία ακτίνων Χ, η μαγνητική τομογραφία, η τομογραφία εκπομπής ποζιτρονίου, η τομογραφία μονοφωτονιακής εκπομπής, η τομογραφία υπερήχων, η τομογραφία ηλεκτρικής εμπέδησης και η απεικόνιση μαγνητικών πηγών.
	1.2
ΥΠΟΛΟΓΙΣΤΙΚΗ ΤΟΜΟΓΡΑΦΙΑ
         ΑΚΤΙΝΩΝ Χ

         (Computed Tomography – CT)


1.2.1
ΕΙΣΑΓΩΓΗ

Από την ανακάλυψή των ακτίνων Χ από τον Rοntgen, φάνηκε η δυνατότητά τους να βοηθήσουν στην ιατρική διάγνωση. Η συμβατική ακτινογραφία αποδείχτηκε πολύ χρήσιμο εργαλείο στην ιατρική διάγνωση για πάνω από μισό αιώνα. Παρέχει πολύ καλή απεικόνιση οστών και καταγμάτων αλλά έχει σημαντικούς περιορισμούς. Ένας περιορισμός είναι ότι δεν μπορεί να αποδώσει πληροφορίες σχετικά με το βάθος μιας και το τρισδιάστατο σώμα προβάλλεται σε μια δισδιάστατη εικόνα. Άλλος περιορισμός είναι η μικρή χρωματική αντίθεση που δίνουν οι μαλακοί ιστοί όταν απεικονίζονται. Οι ιδιότητες αυτές φαίνονται στην εικόνα 1.1.

Το 1972 ο Godfray Hounsfield παρουσίασε στο ετήσιο συνέδριο του Βρετανικού Ινστιτούτου Ακτινολογίας την πρώτη συσκευή Υπολογιστικής Τομογραφίας (Computed Tomography – CT) ή αξονικής τομογραφίας όπως είναι γνωστή. Αυτή η μέθοδος δεν έχει τους περιορισμούς της συμβατικής ακτινογραφίας και η εισαγωγή της σήμανε μια επανάσταση στην ιατρική διαγνωστική. Ο τομογράφος που παρουσίασε ο Hounsfield ήταν πλήρως λειτουργικός και λειτούργησε σε νοσοκομείο του Λονδίνου. Για την πρωτοποριακή τους εργασία στο χώρο της ιατρική απεικόνισης ο Ηounsfield τιμήθηκε από κοινού με τον A.M.Cormack με το βραβείο Nobel Ιατρικής και Φυσιολογίας του 1979.
1.2.2
Περιγραφή της μεθόδου

Για απεικονιστικούς σκοπούς, οι ακτίνες Χ παράγονται από την πρόσκρουση επιταχυνόμενων ηλεκτρονίων σε κάποιο υλικό – συνήθως βολφράμιο. Μια θερμαινόμενη κάθοδος είναι η πηγή των ηλεκτρονίων που επιταχύνονται εφαρμόζοντας ηλεκτρική τάση περίπου 100keV μεταξύ της καθόδου και της ανόδου (αντικαθόδου) από βολφράμιο. Η διάταξη βρίσκεται σε σωλήνα κενού που τοποθετείται ένα τουλάχιστον μέτρο μακριά απ΄τον ασθενή. Καθώς οι ακτίνες Χ διαπερνούν τον ασθενή αλληλεπιδρούν με τους ιστούς και στη συνέχεια ανιχνεύονται από αισθητήρες αντιδιαμετρικά με το σημείο εκπομπής τους. Στην κλασική ακτινογραφία το ρόλο του αισθητήρα έχει το φιλμ με αλογονίδιο του αργύρου, το οποίο αποκτά πιο σκοτεινό χρώμα καθώς το διαπερνούν ακτίνες Χ. Έτσι οι φωτεινές περιοχές αντιστοιχούν σε περιοχές με έντονη απορρόφηση ενώ σκοτεινές αντιστοιχούν σε ασθενή έκθεση στην ακτινοβολία [5,10,18].

Οι ακτίνες Χ ανακλώνται και απορροφούνται σε διαφορετικό βαθμό από τον κάθε ιστό στο σώμα. Ο βαθμός απορρόφησης εξαρτάται από τη σύνθεση των ιστών. Για παράδειγμα, πυκνός οστίτης ιστός θα απορροφήσει πολύ περισσότερη ακτινοβολία απ’ότι μαλακοί ιστοί όπως οι μύες, το λίπος ή το αίμα. Ο βαθμός απορρόφησης εξαρτάται από την πυκνότητα των ηλεκτρονίων στους ιστούς. Οι ιστοί με υψηλή πυκνότητα ηλεκτρονίων προκαλούν περισσότερη σκέδαση στις ακτίνες Χ απ΄ότι οι ιστοί με μικρή πυκνότητα ηλεκτρονίων. Επομένως, εφόσον λιγότερα φωτόνια θα φτάνουν στο φωτοευαίσθητο φιλμ έχοντας διαπεράσει οστά ή μέταλλο αντί για μαλακό ιστό, η αποτύπωση θα είναι φωτεινότερη για οστά ή μέταλλα [10].

Ένα πρόβλημα που εμφανίζεται συχνά είναι όταν θέλουμε να διακρίνουμε τα αιμοφόρα αγγεία από τους περιβάλλοντες ιστούς. Μιας και έχουν παρόμοια σύσταση, δεν απεικονίζονται με επαρκή αντίθεση στο φιλμ. Για ν’αυξήσουμε αυτήν την αντίθεση μπορούμε να χορηγήσουμε ενδοφλέβια ή στοματικά στον ασθενή διάλυμα με μεγάλη περιεκτικότητα σε στοιχεία με υψηλό ατομικό αριθμό («βαρέα» στοιχεία όπως ιώδιο και βάριο). Η διασπορά στο κυκλοφορικό σύστημα ενός τέτοιου διαλείμματος μπορεί να απεικονιστεί με ακτίνες Χ. Το διάλυμα ιωδίου ή  βαρίου απορροφά φωτόνια περισσότερο από το αίμα και τους ιστούς λόγω της μεγάλης περιεκτικότητάς του σε ηλεκτρόνια, τα οποία αλληλεπιδρούν με τα φωτόνια της ακτινοβολίας Χ [18].

Αντίθετα με την κλασσική ακτινογραφία, η υπολογιστική τομογραφία δε χρησιμοποιεί φωτοευαίσθητο φιλμ για να ανιχνεύσει τις ακτίνες Χ. Τα φωτόνια συλλέγονται από ηλεκτρονικές συσκευές που τα μετατρέπουν σε ηλεκτρικό ρεύμα. Συνήθως κάποιος κρυσταλλικός σπινθηριστής που δέχεται τις ακτίνες Χ εκπέμπει στη συνέχεια ορατό φως. Τα φωτόνια ορατού φωτός μετατρέπονται στη συνέχεια σε ηλεκτρόνια από φωτοηλεκτρικούς πολλαπλασιαστικούς σωλήνες (photoelectron multiplier tube - PMT). Το αποτέλεσμα είναι ένα ρεύμα με ένταση ανάλογη της αρχικής ενέργειας του φωτονίου των ακτίνων Χ [18].
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Εικόνα 1.1. Ακτινογραφία βρέφους με κάταγμα στο δεξί βρεγματικό οστό.
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Εικόνα 1.2. Υπολογιστική τομογραφία σε βρέφος ηλικίας 4 μηνών πάσχων από υποξικό-ισχαιμικό τραύμα κατά τη γέννα. Ο μεγάλος αριθμός κυστών και οι μεγενθυμένες κοιλίες (σκοτεινές περιοχές) αποκαλύπτουν πολυκυστική εγκεφαλομαλάκυνση και εγκεφαλική ατροφία. Η ζημιά είναι ορατή επειδή η τομογραφία έγινε 4 μήνες μετά τον τραυματισμό.  Αντίθετα, μια εξέταση λίγο μετά τον τραυματισμό θα έδειχνε πολύ λίγες αλλαγές. Εικόνα από J. Haddad, D. Christmann, and J. Messer (Eds.), Imaging Techniques of the CNS of the Neonates, Springer-Verlag, Heidelberg (1991)
1.2.3
Γενιές Τομογράφων CT

Ο τομογράφος του Hounsfield εγκαινίασε την πρώτη γενιά (εικόνα 1.3). Μια εξαιρετικά ευθυγραμμισμένη δέσμη ακτίνων Χ και ένας ανιχνευτής κινούνται γραμμικά σε σχέση με τον ασθενή για την απόκτηση μιας προβολής και στη συνέχεια περιστρέφονται γύρω από τον ασθενή για την απόκτηση της επόμενης προβολής. Η διαδικασία σύγχρονης μετατόπισης-περιστροφής (translation-rotation motion) συνεχίζεται, μέχρι η πηγή και ο ανιχνευτής να έχουν περιστραφεί κατά 1800 με γωνιακά βήματα εύρους 10. Η παράλληλη δέσμη επιτρέπει την απόρριψη της σκεδαζόμενης στον ασθενή ακτινοβολίας, αλλά η πολύπλοκη διαδικασία σάρωσης συνεπάγεται μεγάλο χρονικό διάστημα (της τάξεως των 5min) για την ολοκλήρωση της λήψης μιας τομής και επομένως υποβάθμιση της ποιότητας της εικόνας λόγω τεχνητών σφαλμάτων που εισάγουν τα κινούμενα μέρη του σώματος. Η γεωμετρία αυτή χρησιμοποιήθηκε κυρίως για εξετάσεις του κρανίου, ενώ σήμερα έχει σταματήσει η εφαρμογή της [10].
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Εικόνα 1.3. Αξονικός τομογράφος 1ης γενιάς

Οι υπολογιστικοί τομογράφοι δεύτερης γενιάς (εικόνα 1.4), χρησιμοποιούν μια αποκλίνουσα δέσμη ακτίνων Χ (fan beam) και μια γραμμική σειρά ανιχνευτών. Η διαδικασία μετατόπισης-περιστροφής εφαρμόζεται και σ’αυτήν τη γενιά, αλλά είναι δυνατή η χρήση γωνιακών βημάτων μεγαλύτερου εύρους και συνεπώς η μείωση του χρόνου σάρωσης σε 30 sec. Στο διάστημα αυτό ο ασθενής μπορεί να κρατά την αναπνοή του, με αποτέλεσμα τη βελτίωση της ποιότητας και της διαγνωστικής αξίας της εικόνας. Οι αλγόριθμοι ανακατασκευής είναι κατάλληλοι για το χειρισμό των δεδομένων προβολής της αποκλίνουσας δέσμης [10].
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Εικόνα 1. 4. Αξονικός τομογράφος 2ης γενιάς


Στην τρίτη γενιά (εικόνα 1.5), μια πηγή αποκλίνουσας δέσμης ακτίνων Χ και μια μηχανικά συζευγμένη καμπυλοειδής διάταξη ανιχνευτών, η οποία αποτελείται από μερικές εκατοντάδες ανεξάρτητους ανιχνευτές, περιστρέφονται συγχρόνως γύρω από τον ασθενή διαγράφοντας γωνία 3600. Ο χρόνος λήψεως των δεδομένων είναι της τάξης του 1 sec. Λεπτά διαφράγματα βολφραμίου μπορούν να τοποθετηθούν μεταξύ των ανιχνευτών για την απόρριψη της σκεδαζόμενης ακτινοβολίας. Επίσης είναι δυνατή η μεταβολή της απόστασης πηγής-άξονα περιστροφής με τη διάταξη λυχνίας-ανιχνευτή να παραμένει σταθερή, και επομένως η εξέταση οργάνων διαφορετικής διαμέτρου με την αξιοποίηση όλων των ανιχνευτών [10].
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Εικόνα 1.5. Αξονικός τομογράφος 3ης γενιάς


Στην τέταρτη γενιά (εικόνα 1.6), η πηγή μιας αποκλίνουσας δέσμης ακτίνων Χ περιστρέφεται, ενώ η ανιχνευτική διάταξη παραμένει ακίνητη. Η ανιχνευτική διάταξη αποτελείται από 600 έως 4800 ανεξάρτητους ανιχνευτές, διατεταγμένους σ’ένα κύκλο που περιβάλλει τον ασθενή. Οι χρόνοι σάρωσης είναι της ίδιας τάξεως με εκείνους της τρίτης γενιάς. Οι ανιχνευτές δεν είναι πια συζευγμένοι με τη λυχνία και έτσι δεν είναι δυνατή η χρήση διαφραγμάτων για τη απόρριψη της σκεδαζόμενης ακτινοβολίας. Ωστόσο οι ανιχνευτές βαθμονομούνται δύο φορές κατά τη διάρκεια κάθε περιστροφής και τα τεχνητά σφάλματα λόγω κυκλικής περιστροφής (ring artifacts) εξουδετερώνονται. Τα συστήματα τετάρτης γενιάς χρησιμοποιούν δύο γεωμετρίες: 1)περιστρεφόμενη πηγή ακτίνων Χ μέσα σε σταθερή διάταξη ανιχνευτών και 2)περιστρεφόμενη πηγή ακτίνων Χ έξω από μια διάταξη ανιχνευτών με δυνατότητα μεταβολής του επιπέδου της (mutating detector array) [10].
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Εικόνα 1.6. Αξονικός τομογράφος 4ης γενιάς

Στους τομογράφους πέμπτης γενιάς (εικόνα 1.7) η ιδιαιτερότητα είναι ότι η πηγή των ακτίνων Χ αποτελεί αναπόσπαστο τμήμα της σχεδίασης του συστήματος. Η διάταξη των ανιχνευτών παραμένει σταθερή, ενώ μια υψηλής ενέργειας δέσμη ηλεκτρονίων οδηγείται ηλεκτρονικά σε μια ημικυκλική άνοδο βολφραμίου. Οι ακτίνες Χ παράγονται στο σημείο πρόσπτωσης των ηλεκτρονίων στην άνοδο, με αποτέλεσμα τη δημιουργία μιας πηγής ακτινοβολίας που περιστρέφεται γύρω από τον ασθενή χωρίς κινούμενα τμήματα. Ο χρόνος σάρωσης των 50msec επιτρέπει τη λήψη 17 διαδοχικών τομών ανά δευτερόλεπτο και την απεικόνιση της παλλόμενης καρδιάς χωρίς σημαντικά τεχνητά σφάλματα λόγω κίνησης [10].
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Εικόνα 1.7. Αξονικός τομογράφος 5ης γενιάς


Η απαίτηση γρήγορων πολλαπλών σαρώσεων, κυρίως για τρισδιάστατη απεικόνιση, οδήγησε στην ανάπτυξη συστημάτων ελικοειδούς σάρωσης (helical scanning systems). Τα δεδομένα προβολής για πολλαπλές εικόνες που καλύπτουν ένα τμήμα του σώματος του ασθενούς μπορούν να ληφθούν με ρυθμό μιας τομής το δευτερόλεπτο. Ο ασθενής μετατοπίζεται μέσα στο κύριο τμήμα του τομογράφου (gantry) με μια συνεχή κίνηση (Εικόνα 1.8). Οι αλγόριθμοι ανακατασκευής είναι ειδικά σχεδιασμένοι ώστε να λαμβάνουν υπ’όψη την ελικοειδή τροχιά των ακτίνων Χ. Αυτού του είδους η σάρωση μπορεί να εφαρμοσθεί στους τομογράφους τρίτης και τέταρτης γενιάς με χρήση κατάλληλης τεχνολογίας [10].
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Εικόνα 1.8. Ελικοειδής σάρωση
	1.3
ΜΑΓΝΗΤΙΚΗ ΤΟΜΟΓΡΑΦΙΑ
        (Magnetic Resonance Imaging – MRI)


1.3.1
ΕΙΣΑΓΩΓΗ

Η μαγνητική τομογραφία έχει εξελιχθεί σε ένα από τα πιο ισχυρά μη επεμβατικά μέσα στη διαγνωστική ιατρική και έρευνα. Η τεχνική είναι εφαρμογή του Πυρηνικού Μαγνητικού Συντονισμού, μία γνωστή αναλυτική μέθοδο της Χημείας, Φυσικής και Βιολογίας. Ο Μαγνητικός Πυρηνικός Συντονισμός (Nuclear Magnetic Resonance–NMR) ανακαλύφθηκε ανεξάρτητα το 1946 από τους Bloch και Purcell. Γι’ αυτή τους την ανακάλυψη τιμήθηκαν με το βραβείο Nobel φυσικής το 1952. Η μαγνητική τομογραφία χρησιμοποιείται κυρίως σαν τεχνική για δημιουργία ανατομικών απεικονίσεων, αλλά, όπως περιγράφεται παρακάτω, δίνει και πληροφορίες για τη φυσικοχημική δομή των ιστών, τη διάχυση ρευστών και την κίνηση. Η Φασματοσκοπία Μαγνητικού Συντονισμού (Magnetic Resonance Spectroscopy - MRS) δίνει πληροφορία για τη χημική σύσταση [13],[17].
1.3.2
Φυσική του NMR

Τα περισσότερα στοιχεία έχουν τουλάχιστον ένα ισότοπο με μαγνητικό πυρήνα σε αφθονία. Στους βιολογικούς οργανισμούς συναντάμε σε αφθονία τα 1H, 13C, 23Na, 31P και 39K. Ο πυρήνας του υδρογόνου (ένα πρωτόνιο) είναι σε αφθονία στο σώμα εξαιτίας της μεγάλης περιεκτικότητας των περισσότερων ιστών σε νερό. Όταν το σώμα εισέρχεται σε ομογενές μαγνητικό πεδίο, τα περισσότερα πρωτόνια ευθυγραμμίζονται με το μαγνητικό πεδίο (κατάσταση χαμηλής ενέργειας), όπως φαίνεται στην εικόνα 1.9. Ελάχιστοι πυρήνες ευθυγραμμίζονται αντίθετα με το μαγνητικό πεδίο (κατάσταση υψηλής ενέργειας). Στα 1Τ και 25°C ο λόγος των πληθυσμών των αντίρροπων προς τους ομόρροπους πυρήνες είναι περίπου τρία προς ένα εκατομμύριο [5],[13].
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Εικόνα 1.9. Κατεύθυνση μαγνητικού πεδίου των πυρήνων χωρίς (α) και με (β) την εφαρμογή εξωτερικού ισχυρού μαγνητικού πεδίου. Παρατηρούμε ότι οι μαγνητικοί πυρήνες τείνουν να ευθυγραμμιστούν με το εξωτερικό μαγνητικό πεδίο.


Εφαρμόζοντας επίπεδα πολωμένο μαγνητικό πεδίο περιστρεφόμενο κάθετα προς το ομογενές, μπορούμε να προσφέρουμε ενέργεια στο σύστημα, η οποία θα αλλάξει την κατανομή των πληθυσμών. Δηλαδή θα έχουμε πυρήνες που θα απορροφήσουν ενέργεια και θα μεταβούν από κατάσταση χαμηλής ενέργειας (ομόρροπα στο ομογενές πεδίο) σε κατάσταση υψηλής ενέργειας (αντίρροπα στο ομογενές πεδίο). Για να συμβεί αυτό θα πρέπει το περιστρεφόμενο μαγνητικό πεδίο να έχει κατάλληλη συχνότητα, τη συχνότητα Larmor, η οποία εξαρτάται απ΄την ένταση του ομογενούς μαγνητικού πεδίο και το είδος του πυρήνα. Η συχνότητα Larmor μπορεί να οριστεί τόσο με το κλασσικό (εικόνα 1.10) όσο και με το κβαντομηχανικό (εικόνα 1.11) μοντέλο. Στο μεν κλασσικό είναι η συχνότητα στην οποία περιστρέφονται οι πυρήνες γύρω απ΄το ομογενές πεδίο (Β0) στο δε κβαντομηχανικό η συχνότητα του ηλεκτρομαγνητικού πεδίου (φωτονίου) που περιέχει τόση ενέργεια ώστε ο πυρήνας να μεταβεί από κατάσταση χαμηλής ενέργειας (spin ομόρροπο του Β0) στην κατάσταση υψηλής ενέργειας (spin αντίρροπο του Β0). Καί τα δύο μοντέλα λαμβάνουν υπ’όψη το είδος του πυρήνα περιέχοντας στις εξισώσεις το γυρομαγνητικό λόγο γ, μέγεθος που αλλάζει με το φορτίο και τη μάζα του πυρήνα [10],[13].
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Εικόνα 1.10. Κλασσική περιγραφή της συχνότητας Larmor ω: Είναι η συχνότητα στην οποία περιστρέφεται η μαγνητική ροπή Μ των πυρήνων γύρω από το διάνυσμα ομογενούς μαγνητικού πεδίου Βο, σύμφωνα με τη εξίσωση Larmor.
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Εικόνα 1.11. Κβαντομηχανική περιγραφή της συχνότητας Larmor ω: Είναι η συχνότητα την οποία πρέπει να έχει φωτόνιο για να έχει ενέργεια τόση όση χρειάζεται ο πυρήνας για να μεταβεί από την κατάσταση χαμηλής ενέργειας στην κατάσταση υψηλής.

Οι πυρήνες διαφορετικών στοιχείων αλλά και διαφορετικών ισοτόπων του ίδιου στοιχείου έχουν διαφορετικές συχνότητες Larmor, καθώς έχουν διαφορετικό γυρομαγνητικό λόγο. Σε ομογενές πεδίο 0,1Τ (1000 gauss) οι συχνότητες Larmor είναι για το υδρογόνο (πρωτόνιο) 4,2MHz και για το φώσφορο 1,7MHz. 


Αν το περιστρεφόμενο πεδίο σταματήσει, τότε οι πυρήνες θα επανέλθουν σταδιακά στην κατάσταση χαμηλής ενέργειας εκπέμποντας ακτινοβολία ίδιας συχνότητας μ’αυτήν που είχαν απορροφήσει. Δηλαδή μπορούν να θεωρηθούν σαν συντονισμένοι δέκτες και πομποί ακτινοβολίας RF. Τα σήματα που εκπέμπουν οι πυρήνες μπορούν ν’ανιχνευτούν από τα ίδια τα πηνία που τα εξέπεμψαν αρχικά. Ουσιαστικά αυτό που μετριέται είναι οι χρόνοι αποκατάστασης, δηλαδή οι χρόνοι που χρειάζονται οι δύο συνιστώσες (κάθετα και παράλληλα με το ομογενές πεδίο) της μαγνητικής ροπής των πυρήνων να επιστρέψουν στην αρχική τους κατάσταση [10],[13].
1.3.3
Περιγραφή συστήματος MRI

Τα βασικά στοιχεία ενός συστήματος MRI είναι τα πηνία του κυρίως μαγνήτη, ραδιοσυχνότητας και κλίσης. Οι κύριοι τύποι μαγνητών είναι οι υπεραγώγιμοι, οι ωμικοί (resistive) και οι μόνιμοι, με εύρος από 0,08Τ έως 4Τ. Η πλειοψηφία των συστημάτων MR χρησιμοποιούν υπεραγώγιμους μαγνήτες οι οποίοι παράγουν πολύ ισχυρά και σταθερά πεδία. Το συνηθέστερο υλικό γι΄αυτούς τους μαγνήτες είναι το κράμα Νιόβιου-Τιτανίου (NbTi) το οποίο είναι πολύ αξιόπιστο αλλά απαιτεί σύστημα ψύξης με υγρό ήλιο για να παραμένουν οι αγωγοί στους 4,2 Kelvin (-268,8 Celsius). Τα πηνία RF που χρησιμοποιούνται για να συντονίσουν τους πυρήνες είναι πηνία με σχήμα διπλής σέλλας που περιβάλλουν το σώμα ή το κεφάλι αλλά μπορούν να χρησιμοποιηθούν και μικρά (6-10cm) επίπεδα πηνία τοποθετημένα κατευθείαν στο κεφάλι ή το σώμα. Τέλος, το πεδίο κλίσης διαφοροποιεί τοπικά το ομογενές πεδίο ώστε να μπορεί να ανακτηθεί πληροφορία από κάθε σημείο του [10],[17],[18].
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Εικόνα 1.12. Μαγνητικές τομογραφίες εγκαρσίου επιπέδου ασθενών διαφόρων κατηγοριών
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Εικόνα 1.13. Υπέρθεση εικόνων MRI (υψηλής ανάλυσης) και fMRI (χαμηλής ανάλυσης) που απεικονίζουν την ανταπόκριση σε οπτικό ερέθισμα.  Functional Imaging Laboratory, Wellcome Department of Cognitive Neurology, London.
	1.4
ΤΟΜΟΓΡΑΦΙΑ ΕΚΠΟΜΠΗΣ
ΠΟΖΙΤΡΟΝΙΟΥ (Positron Emission 
Tomography – PET)


1.4.1
ΕΙΣΑΓΩΓΗ

Η ιστορία της Τομογραφίας Εκπομπής Ποζιτρονίου ξεκινάει στις αρχές της δεκαετίας του 1950 όταν ερευνητές στη Βοστόνη των ΗΠΑ ανακάλυψαν τις ιατρικές απεικονιστικές δυνατότητες μιας ομάδας ραδιενεργών ισοτόπων. Ενώ τα περισσότερα ισότοπα φθίνουν εκπέμποντας ακτίνες γ και ηλεκτρόνια, μερικά φθίνουν εκπέμποντας ποζιτρόνια. Ένα ποζιτρόνιο μπορεί να θεωρηθεί σαν ηλεκτρόνιο με θετικό ηλεκτρικό φορτίο. Ευρύ ενδιαφέρον και τεχνολογική ώθηση δόθηκε στο PET με τη δημιουργία αλγορίθμων ανακατασκευής για υπολογιστική τομογραφία ακτίνων Χ και με τη βελτίωση των τεχνολογιών ανιχνευτών. Στα μέσα της δεκαετίας του 1980 το PET είχε γίνει εργαλείο για ιατρική διάγνωση, για μελέτη του ανθρώπινου μεταβολισμού, και για μελέτη της λειτουργίας του εγκεφάλου [18].
1.4.2
Περιγραφή της μεθόδου

Το PET έχει μεγάλο πλεονέκτημα ευαισθησίας έναντι άλλων τεχνικών που χρησιμοποιούνται για να μετρήσουν τοπικό μεταβολισμό και δραστηριότητα νευροϋποδοχέων στον εγκέφαλο και σε άλλους ιστούς. Αντίθετα, η μαγνητική τομογραφία έχει εξαιρετική ανάλυση για μελέτες ανατομικές, ροής ή αγγειογραφίας. Επιπλέον η φασματοσκοπία μαγνητικού συντονισμού έχει την ιδιότητα να αποκαλύπτει τη χημική σύσταση των ιστών, αλλά με ακρίβεια millimol. Αντίθετα το PET αποκαλύπτει τη χημική σύσταση των ιστών με ακρίβεια nanomol αφού τέτοια περίπου είναι η συγκέντρωση των περισσότερων πρωτεϊνών-υποδοχέων στο σώμα [18].

Το PET ξεκινά με την έγχυση μεταβολικά ενεργών ιχνηθετών – βιολογικά μόρια που περιέχουν κάποιο ισότοπο που εκπέμπει ποζιτρόνια όπως 11C, 13N, l5O, ή 18F. Σε μερικά λεπτά ο ιχνηθέτης συσσωρεύεται στο όργανο όπου επιδρά (Εικόνα 1.15). Για παράδειγμα, γλυκόζη που περιέχει 11C (χρόνος ημιζωής 20min) συσσωρεύεται στον εγκέφαλο. Η γλυκόζη είναι η κύρια πηγή ενέργειας για τον εγκέφαλο. Στη συνέχει ο ραδιενεργός πυρήνας φθίνει εκπέμποντας ποζιτρόνια, τα οποία διανύουν μια απόσταση της τάξης του 1mm πριν εξαϋλωθούν συγκρουόμενα με κάποιο ελεύθερο ηλεκτρόνιο. Η αλληλεπίδραση των δύο υποατομικών σωματιδίων έχει ως αποτέλεσμα τη μετατροπή μάζας σε ενέργειας στη μορφή δύο φωτονίων ακτινοβολίας γ. Αυτά τα φωτόνια υψηλής ενέργειας ξεκινούν από το σημείο της σύγκρουσης προς αντίθετες (ή σχεδόν αντίθετες) κατευθύνσεις και ανιχνεύονται από μια συστοιχία ανιχνευτών που περιβάλλει τον ασθενή (Εικόνα 1.14) [7],[10].

Όταν δύο φωτόνια καταγραφούν συγχρόνως από ζευγάρι ανιχνευτών, η σύγκρουση που τα δημιούργησε έγινε πάνω στη γραμμή που ενώνει το ζευγάρι ανιχνευτών. Φυσικά, αν ένα από τα δύο φωτόνια σκεδαστεί, η γραμμή σύμπτωσης θα υπολογιστεί λάθος. Όταν 500.000 ή περισσότερες εξαϋλώσεις έχουν ανιχνευτεί, υπολογίζεται η κατανομή του ιχνηθέτη στο σώμα του ασθενή. Στη συνέχεια ανακατασκευάζεται η δισδιάστατη εικόνα. Τρισδιάστατες ανακατασκευές μπορούν να υλοποιηθούν χρησιμοποιώντας δισδιάστατες προβολές από διαφορετικές γωνίες [7],[8],[10].
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Εικόνα 1.14. Περιγραφή ενός συστήματος PET : Ο πυρήνας του ραδιενεργού ισοτόπου εκπέμπει ποζιτρόνια τα οποία εξαϋλώνονται με γειτονικά ηλεκτρόνια εκπέμποντας δύο φωτόνια ακτινοβολίας γ σε αντίθετες κατευθύνσεις. Τα φωτόνια αυτά ανιχνεύονται από κατάλληλους αισθητήρες

1.4.3
Κλινικές Εφαρμογές

Η τομογραφία PET έχει ευρεία εφαρμογή στην ανίχνευση του καρκίνου του εγκεφάλου, του μαστού, της καρδιάς, των πνευμόνων και του ορθού. Μια άλλη εφαρμογή είναι στην εκτίμηση της στεφανιαίας νόσου με την απεικόνιση του μεταβολισμού του καρδιακού μυ. Σύγχρονα όργανα μπορούν να σαρώσουν σωματικές περιοχές μεγέθους περίπου 15cm. Έτσι με το συνδυασμό 8 σαρώσεων μια εικόνα όλου του σώματος με την κατανομή της 18F-διοξυγλυκόζης (ή άλλου κοινού ιχνηθέτη) μπορεί να προσκτηθεί σε 40 min όπως γίνεται πολύ συχνά για εκτίμηση του καρκίνου του μαστού. Εφαρμογές στη μελέτη της επιληψίας, των όγκων εγκεφάλου, των εγκεφαλικών επεισοδίων και της νόσου Alzheimer έχουν προσελκύσει το ενδιαφέρον των νευρολόγων για σχεδόν είκοσι χρόνια. Μια σημαντική συμβολή του PET είναι η ικανότητά του να καταδεικνύει την δραστηριότητα των νευροδιαβιβαστών όπως η ντοπαμίνη, σεροτονίνη και των συστημάτων υποδοχέων νοραδρεναλίνης. Οι συγκεντρώσεις των νευροχημικών ουσιών είναι συνήθως πολύ χαμηλές για μελέτες με ΜRI. [7],[18]
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Εικόνα 1.15. Στις παραπάνω εικόνες φαίνεται η υποχώρηση καρκινικών μεταστάσεων (όγκων) που απεικονίζονται σαν σκοτεινά σημεία στον δεξιό μηρό, την αριστερή μασχάλη και τα δεξιά πλευρά. Οι ιχνηθέτες που συγκεντρώνονται στους όγκους φιλτράρονται από τα νεφρά και συγκεντρώνονται στην ουροδόχο κύστη, οπότε παρατηρούμε και τα σκοτεινά σημεία στην πύελο.

	1.5
ΤΟΜΟΓΡΑΦΙΑ ΜΟΝΟΦΩΤΟΝΙΑΚΗΣ

        ΕΚΠΟΜΠΗΣ
        Single Photon Emission
        Computed Tomography - SPECT)


1.5.1
ΕΙΣΑΓΩΓΗ

Το SPECT, όπως το PET συλλέγει πληροφορίες για τη συγκέντρωση ραδιοφαρμάκων που έχουν εισαχθεί στο σώμα του ασθενούς. Το SPECT χρονολογείται από τις αρχές της δεκαετίας του 1960 σε μια υλοποίηση από τους D.E.Kuhl και R.Q.Edwards πριν από τα PET, MRI και υπολογιστική τομογραφία ακτίνων Χ (x-ray CT) [18].
1.5.2
Περιγραφή της μεθόδου

Όπως στην υπολογιστική τομογραφία ακτίνων Χ έτσι και στο SPECT μία διάταξη αισθητήρων περιστρέφεται γύρω απ’τον ασθενή προκειμένου να συλλέξει δεδομένα από πολλές διαφορετικές γωνίες. Με αυτή τη τεχνική ερευνούμε τη θέση, τη συγκέντρωση και τη διασπορά του ραδιενεργού υλικού. Επειδή οι πηγές της εκπομπής βρίσκονται μέσα στο σώμα του ασθενή είναι πολύ πιο δύσκολο απ’ότι στην τομογραφία ακτίνων Χ όπου η θέση της πηγής (έξω απ΄το σώμα) και η έντασή της είναι γνωστά ανά πάσα στιγμή. Στην υπολογιστική τομογραφία ακτίνων Χ μετράται η εξασθένηση των ακτίνων, όχι η θέση ή η ένταση της πηγής. Για ν΄αντισταθμιστεί η απορρόφηση της ακτινοβολίας από τους ιστούς -αφού οι πηγές βρίσκονται εντός του σώματος- τα σύγχρονα συστήματα SPECT χρησιμοποιούν αλγόριθμους ανακατασκευής για ν΄αυξήσουν την ανάλυση [8],[10],[18].

Η τομογραφία SPECT είναι κατώτερη από την PET σε ανάλυση και ευαισθησία. Συνήθως χρησιμοποιούνται πυρήνες που εκπέμπουν φωτόνια ενέργειας 140keV σε αντίθεση με το PET όπου εκπέμπονται δύο φωτόνια ενέργειας 511keV. Επειδή μόνο ένα φωτόνιο εκπέμπεται από τους πυρήνες που χρησιμοποιούνται στο SPECT, ένας ειδικός κατευθυντήρας (collimator) χρησιμοποιείται για να συλλέξει τις εικόνες από διαφορετικές γωνίες γύρω απ΄το σώμα. Η χρήση αυτού του φακού έχει ως αποτέλεσμα τη δραστική μείωση της ποιότητας της ανίχνευσης συγκριτικά με το PET. Στην τομογραφία PET η ύπαρξη κατευθυντήρα δεν είναι απαραίτητη, γιατί τα ζεύγη φωτονίων (ακτίνες γάμα) ταξιδεύουν σε αντίθετες κατευθύνσεις πάνω στην ίδια ευθεία ξεκινώντας από το ίδιο σημείο. Στο PET μπορεί να υπάρχουν μέχρι και 500 ανιχνευτές που μπορούν να εντοπίσουν ένα ραδιενεργό πυρήνα ενώ στο SPECT υπάρχουν 1 ή 3 collimators. Μεγαλύτερη ανάλυση απαιτεί μεγαλύτερη ευαισθησία και η ανάλυση του SPECT είναι αρκετά μικρότερη του PET. H συνήθης διακριτική ικανότητα για το SPECT είναι 7mm ενώ για το PET 1-2mm [8],[18].

Παρά τα μειονεκτήματά του το SPECT έχει κόστος σαφώς χαμηλότερο από το PET λόγω της υψηλής διαθεσιμότητας ραδιοφαρμάκων, και του χαμηλότερου κόστους των εγκαταστάσεων.
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Εικόνα 1.16. Απεικόνιση SPECT κεφαλιών δύο βρεφών, ένα φυσιολογικό (αριστερά) και ένα με βλάβη στη λευκή ουσία του εγκεφάλου. Εικόνα από J. Haddad, D. Christmann, and J. Messer (Eds.), Imaging Techniques of the CNS of the Neonates, Springer-Verlag, Heidelberg (1991)
	1.6
Απεικόνιση Υπερήχων
        (UltraSound Imaging - US)


1.6.1
ΕΙΣΑΓΩΓΗ

Η απεικόνιση με υπέρηχους, όπως εφαρμόζεται σήμερα στην ιατρική είναι ένα σύστημα απεικόνισης πραγματικού χρόνου. Όχι μόνο παράγει εικόνες πραγματικού χρόνου για τη θέση των ανακλαστικών επιφανειών (εσωτερικά όργανα και δομές) αλλά μπορεί να χρησιμοποιηθεί και για την απεικόνιση σε πραγματικό χρόνο της κίνησης των ιστών ή της ροής του αίματος [10].
1.6.2
Περιγραφή της μεθόδου

Η απεικόνιση υπερήχων χρησιμοποιεί ακουστικά (ηχητικά) κύματα με συχνότητες μεγαλύτερες των 20kHz, τη μέγιστη συχνότητα που αντιλαμβάνεται ο μέσος άνθρωπος. Οι διαγνωστικοί υπέρηχοι έχουν συχνότητες που κυμαίνονται μεταξύ 1 έως 50 MHz ενώ στη μικροσκοπία υπερήχων χρησιμοποιούνται συχνότητες μέχρι 200 MHz για εξέταση δομών μέσα στα κύτταρα. Η απεικόνιση υπερήχων προσδιορίζει τη θέση των επιφανειών μέσα στους ιστούς μετρώντας το χρονικό διάστημα μεταξύ της εκπομπής του υπερηχητικού παλμού και της ανίχνευσης της ηχούς του, καθώς ο παλμός ανακλάστηκε σ΄αυτές τις επιφάνειες. Τόσο η παραγωγή όσο και η ανίχνευση υπερήχων στηρίζονται στο πιεζοηλεκτρικό φαινόμενο, δηλαδή στη μετατροπή της μηχανικής ενέργειας των ηχητικών κυμάτων σε ηλεκτρική ενέργεια και αντίστροφα. Αυτή η μετατροπή γίνεται από ειδικούς κρυστάλλους, τους λεγόμενους πιεζοηλεκτρικούς. Τέτοιοι κρύσταλλοι είναι το PZT (lead-zirconate-titanate), το BPT (barium-lead-titanate) το BPZ (barium-lead-zirconate), το PVDF (polyvinylidene difluoride) και το PNM (lead-magnesium-niobate) [10]. Οι κρύσταλλοι αυτοί, όταν βρεθούν σε εναλλασσόμενο ηλεκτρικό πεδίο, πάλλονται παράγοντας διαμήκη ακουστικά κύματα. Αντίστροφα, παράγουν ηλεκτρικό πεδίο όταν πάλλονται υπό την επίδραση ακουστικών κυμάτων. Επομένως οι υπέρηχοι παράγονται και ανιχνεύονται από τους ίδιους πιεζοηλεκτρικούς κρυστάλλους. Ένας ή περισσότεροι πιεζοηλεκτρικοί κρύσταλλοι βρίσκονται μέσα στο μετατροπέα (transducer) ο οποίος εφαρμόζεται επιφανειακά στον ασθενή. Για να παραχθεί μια δισδιάστατη εικόνα ο μετατροπέας πρέπει ή να κινείται (συνήθως χειρωνακτικά από τον ιατρό ή το χειριστή) ή η κατεύθυνση της δέσμης υπερήχων να καθοδηγείται από διάταξη κρυστάλλων [8],[10]. Μεταξύ του ασθενή και του μετατροπέα πρέπει να μην παρεμβάλλεται αέρας καθώς οι ακουστικές ιδιότητες του αέρα διαφέρουν πολύ απ΄αυτές των ιστών οπότε μπορούμε να έχουμε μεγάλη απώλεια ενέργειας. Γι΄αυτό μεταξύ του μετατροπέα και του ασθενή τοποθετείται ειδικό υλικό (coupling gel). Η ταχύτητα διάδοσης ηχητικών κυμάτων δίνεται απ΄τον τύπο :
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Όπου c η ταχύτητα διάδοσης, Κ το μέτρο ελαστικότητας του μέσου και ρ0 η πυκνότητά του. 

Άλλο πολύ χρήσιμο μέγεθος για την τομογραφία υπερήχων είναι η ακουστική εμπέδηση ή διαπερατότητα, που ορίζεται ως εξής: 
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Όπου Ζ η ακουστική εμπέδηση (διαπερατότητα). Όταν το ακουστικό κύμα προσπίπτει στη διαχωριστική επιφάνεια δύο υλικών μέσων διαφορετικής διαπερατότητας τότε εν μέρει ανακλάται και εν μέρει διαθλάται. Το ποσοστό της ενέργειας της προσπίπτουσας δέσμης που ανακλάται εξαρτάται απ’ τις διαπερατότητες των δύο μέσων και δίνεται απ΄τον τύπο:
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Παρατηρούμε ότι όσο μεγαλύτερη η διαφορά της διαπερατότητας, τόσο μεγαλύτερο είναι το ποσοστό της ανακλώμενης δέσμης και τόσο μικρότερο το ποσοστό της δέσμης που διέρχεται στο δεύτερο μέσο. Στον παρακάτω πίνακα 1.1 φαίνονται οι ταχύτητες διάδοσης και οι ακουστικές εμπεδήσεις διάφορων ιστών, αλλά και του αέρα, οπότε φαίνεται η διαφορά τους και συνεπώς η αναγκαιότητα του coupling gel [10].
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Πίνακας 1.1. Ακουστικές ιδιότητες διαφόρων υλικών
1.6.3
Υπέρηχοι και φαινόμενο Doppler

Aν μια δομή είναι στατική, η συχνότητα των ανακλώμενων κυμάτων θα είναι ίδια με τη συχνότητα των προσπιπτόντων κυμάτων. Μία κινούμενη επιφάνεια θα προκαλέσει μετατόπιση σε υψηλότερες ή χαμηλότερες συχνότητες ανάλογα με τη σχετική ταχύτητα της δομής σε σχέση με το μετατροπέα (transducer). Για παράδειγμα, όταν ένα ηχητικό κύμα περνά μέσα από ένα αγγείο, η ανάκλαση και η διάθλαση γίνονται από τα κινούμενα ερυθρά αιμοσφαίρια. Σ΄αυτήν τη διαδικασία μικρά ποσά ενέργειας απορροφούνται από τα ερυθρά αιμοσφαίρια και στη συνέχεια επανεκπέμπονται προς κάθε κατεύθυνση. Αν τα αιμοσφαίρια απομακρύνονται από την πηγή των υπερήχων, η συχνότητα των υπερήχων που ανιχνεύονται θα είναι χαμηλότερη, ενώ αν τα αιμοσφαίρια πλησιάζουν την πηγή η συχνότητα που ανιχνεύεται θα είναι υψηλότερη (Εικόνα 16). Έτσι, αν χρησιμοποιήσουμε υπερήχους για να απεικονίσουμε την εγκάρσια τομή ενός αγγείου μπορούμε να υπολογίσουμε τον όγκο και τη ροή του διακινούμενου αίματος από τη διατομή του αγγείου και τη μέση ταχύτητα των αιμοσφαιρίων [10],[18].
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Εικόνα 1.17. Φαινόμενο Doppler : Όταν η πηγή κυμάτων κινείται ως προς τους παρατηρητές, αυτοί παρατηρούν μετατότοπιση της συχνότητας των εκπεμπομένων κυμάτων. Έτσι, όταν πλησιάζει τους παρατηρητές, η πηγή, φαίνεται να εκπέμπει πιο «πυκνά» κύματα, δηλαδή με μεγαλύτερη συχνότητa (Μετατόπιση προς το κυανό - Blueshift). Αντίθετα, όταν απομακρύνεται από τους παρατηρητές αυτοί παρατηρούν πιο «αραιά» κύματα (Μετατόπιση προς το ερυθρό - Redshift). Φυσικά, οι χρωματικές μετατοπίσεις αφορούν κύματα φωτός, ορατού και μή.

1.6.4
Εφαρμογές της μεθόδου

Η κύρια εφαρμογή της απεικόνισης υπέρηχων με χρήση του φαινόμενου Doppler είναι η μελέτη της καρδιάς στη στεφανιαία νόσο όπου η απεικόνιση και η μετατόπιση συχνότητας συνδυάζονται για να παράγουν εικόνες των αρτηριών και των κοιλιών [18]. Η μετατόπιση συχνότητας χρησιμοποιείται για το χρωματισμό των εικόνων υποδεικνύοντας την κατεύθυνση της ροής. Δυσχέρειες στη ροή του αίματος εντοπίζονται εύκολα μ΄αυτήν τη μέθοδο χρησιμοποιώντας σαρωτές χειρός. Τα διαγνωστικά συστήματα υπερήχων είναι εύχρηστα και σχετικά ανέξοδα συστήματα που έχουν εφαρμογές στην παρακολούθηση εμβρύων (Εικόνα και τον προσδιορισμό του φύλλου τους. Επίσης χρησιμοποιείται στη διάγνωση πέτρας στη χοληδόχο κύστη και ασθενειών των οφθαλμών, του μαστού, του θυρεοειδούς και άλλων οργάνων. Τέλος, χρησιμοποιείται σε παρακολούθηση θεραπειών όπως υπερθερμία, κρυοχειρουργική, ενέσεις φαρμάκων, τοποθετήσεις καθετήρα και  σαν οδηγός σε βιοψίες [10].
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Εικόνα 1.18. Τομογραφία υπερήχων που απεικονίζει σοβαρή ενδοκοιλιακή αιμορραγία. Εικόνα από J. Haddad, D. Christmann, and J. Messer (Eds.), Imaging Techniques of the CNS of the Neonates, Springer-Verlag, Heidelberg (1991)
	1.7
Τομογραφία Ηλεκτρικής
Εμπέδησης (Electrical Impendance
Tomography-EIT)


1.7.1
ΕΙΣΑΓΩΓΗ

Η Τομογραφία Ηλεκτρικής Εμπέδησης απεικονίζει βιολογικούς ιστούς με βάση την ειδική αντίσταση ή την ειδική αγωγιμότητά τους. Αυτές μπορεί να διαφέρουν σημαντικά από ιστό σε ιστό. Για παράδειγμα τα οστά έχουν ειδική αντίσταση 150 Ω cm ενώ το αίμα είναι πολύ καλύτερος αγωγός με ειδική αντίσταση 1.6 Ω cm. Η Τομογραφία Ηλεκτρικής Εμπέδησης μπορεί να χρησιμοποιηθεί και για απεικόνιση με βάση τις μεταβολές στη διηλεκτρική σταθερά στις υψηλές συχνότητες και γι’αυτό το λόγο καλείται τομογραφία εμπέδησης και όχι τομογραφία αντίστασης ή αγωγιμότητας. Πάντως οι χρησιμοποιούμενες μέθοδοι βασίζονται στην μέτρηση της ειδικής αντίστασης ή αγωγιμότητας [5],[18].
1.7.2
Περιγραφή της μεθόδου

Το ΕΙΤ έχει χαμηλότερη διακριτική ικανότητα από τα MRI, CT, PET, SPECT, UltraSound μιας και αυτή καθορίζεται από τον αριθμό των ηλεκτροδίων που μπορούν να τοποθετηθούν ταυτόχρονα στον ασθενή. Χρησιμοποιούνται διατάξεις ηλεκτρόδιων παρόμοιες μ’αυτές που χρησιμοποιούνται στο ηλεκτροεγκεφαλογράφημα (EEG) τα οποία είναι λίγα σε αριθμό και μεγάλα σε μέγεθος. Καινούριες διατάξεις με περισσότερα ηλεκτρόδια που περιέχονται σε ζώνες ή ιμάντες που τυλίγονται γύρω απ’ το σώμα ή το κεφάλι αναμένονται να δώσουν καλύτερη ποιότητα απεικόνισης [5],[18].

Μια προσέγγιση στο EIT είναι η Τομογραφία Εφαρμοσμένων Δυναμικών (Applied Potential Tomography-APT), μία τεχνική που χρησιμοποιεί δακτύλιο με 16 ισαπέχοντα ηλεκτρόδια. Εναλλασσόμενο ρεύμα με συχνότητα της τάξης των 10 KHz διοχετεύεται από ζεύγος διπλανών ηλεκτροδίων και η τάση σ’όλα τα υπόλοιπα ηλεκτρόδια μετράται. Κατόπιν, το ρεύμα διοχετεύεται από άλλο ζεύγος διπλανών ηλεκτροδίων και μετράται η τάση σ’όλα τα υπόλοιπα. Η διαδικασία επαναλαμβάνεται μέχρι όλα τα διπλανά ζεύγη ηλεκτροδίων να έχουν γίνει «ζεύγη-οδηγοί». Αυτή η μέθοδος έχει το πλεονέκτημα της απλής σχεδίασης, αλλά η χωρική ανάλυση είναι εγγενώς περιορισμένη στο 10 με 20% της διάστασης του αντικειμένου. Επιπλέον είναι ευπαθής στα μικρά σφάλματα στην τοποθέτηση των ηλεκτροδίων. Εξαιτίας αυτής της ευπάθειας δεν απεικονίζονται οι ηλεκτρικές παράμετροι αλλά οι μεταβολές τους. Για την ανακατασκευή της εικόνας παλαιότερα χρησιμοποιούταν η απλή οπισθοπροβολή (simple backprojection). Πιο σύγχρονες μέθοδοι χρησιμοποιούν επαναληπτικούς αλγόριθμους που παρέχουν εικόνες πολύ πιο ακριβείς. Αυτοί οι αλγόριθμοι είναι πολύ σημαντικοί λόγω της μη-γραμμικότητας του προβλήματος. Η εξίσωση που καθορίζει το ευθύ πρόβλημα είναι η εξίσωση Laplace:
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Όπου V το ηλεκτρικό δυναμικό και ρ η χωρική κατανομή ειδικής αντίστασης. Η επαναληπτική μέθοδος ανακατασκευάζει τη χωρική κατανομή ειδικής αντίστασης: Eλαχιστοποιεί τη μήτρα σφαλμάτων συγκρίνοντας τα μετρούμενα δυναμικά μ’αυτά που υπολογίζει από την εξίσωση Laplace [5].
1.7.3
Εφαρμογές της μεθόδου

Η τομογραφία ηλεκτρικής εμπέδησης έχει χρησιμοποιηθεί στη μελέτη ποικίλων σωματικών διεργασιών όπως εκκένωση στομάχου, παροχή αέρα στους πνεύμονες και αιμάτωση θώρακα, κεφαλιού και χεριού. Άλλη σημαντική εφαρμογή είναι η μέτρηση του υγρού στους πνεύμονες. Η τεχνολογία της τομογραφίας ηλεκτρικής εμπέδησης είναι ασφαλής και ανέξοδη. Τα ασθενή ρεύματα που χρησιμοποιούνται δεν έχουν κάποια γνωστή παρενέργεια, οπότε η μέθοδος είναι κατάλληλη για τη συνεχή παρακολούθηση κλινήρων ασθενών. Η πρόσκτηση δεδομένων είναι πολύ γρήγορη (κλάσματα δευτερολέπτου) όπως και η μετατροπή τους σε εικόνες. Έτσι μπορούμε να έχουμε συστήματα απεικόνισης πραγματικού χρόνου (real-time). Πάντως η φυσιολογική ερμηνεία των αλλαγών των εικόνων δεν είναι ακόμα καλά ορισμένη, όπως δεν είναι και το μαθηματικό πρόβλημα της μη-ευθύγραμμης διάδοσης ρεύματος [5].
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Εικόνα 1.19. ΕΙΤ σε ενήλικα, που απεικονίζει τη μεταβολή στην εμπέδηση λόγω τοπικής συγκέντρωσης αίματος. Η συγκέντρωση αυτή του αίματος οφείλεται με τη σειρά της σε οπτικό ερέθισμα. Συνολικά 31 ηλεκτρόδια τοποθετήθηκαν γύρω απ’το κεφάλι και οι τρισδιάστατες εικόνες ανακατασκευάστηκαν σε τομές με την παραδοχή ότι το κεφάλι είναι ομογενής σφαίρα. Οι τρεις πρώτες εικόνες σε κάθε γραμμή απεικονίζουν την κατάσταση ηρεμίας και ακολουθούνται από την απεικόνιση του οπτικού ερεθίσματος και της αποκατάστασης. Η περιοχή που ενεργοποιείται περισσότερο βρίσκεται στο πίσω μέρος του κεφαλιού-οπτικός φλοιός. Εικόνα από A. Gibson, T. Tidswell and D. Holder, Department of Clinical Neurophysiology, UCL.
	1.8
Απεικόνιση Μαγνητικών Πηγών
        (Μagnetic Source Imaging – MSI)


1.8.1
ΕΙΣΑΓΩΓΗ-Ανιχνευτές

Τα ηλεκτρικά ρεύματα που διατρέχουν την καρδιά και τους νευρώνες του εγκεφάλου παράγουν μαγνητικά πεδία που φτάνουν έξω από το σώμα. Αυτά τα πεδία μπορούν να ανιχνευτούν από διατάξεις SQUID (Superconducting QUantum Interference Device), ανιχνευτές που τοποθετούνται πολύ κοντά στο κεφάλι ή το στήθος. Η καταγραφή μαγνητικών πεδίων του εγκεφάλου ονομάζεται μαγνητοεγκεφαλογράφημα (magnetoencephalography-MEG) και η καταγραφή μαγνητικών πεδίων της καρδιάς μαγνητοκαρδιογράφημα (magnetocardiography- MCG). Η απεικόνιση μαγνητικών πηγών (MSI) είναι ο γενικός όρος για την ανακατασκευή των ρευμάτων στην καρδιά ή τον εγκέφαλο από μετρήσεις εξωτερικών πεδίων [6],[18].

Χρησιμοποιώντας υπεραγωγούς ψυχόμενους με υγρό ήλιο, τα SQUID μπορούν να ανιχνεύσουν ενεργειακά κβάντα, κάτι που τα κάνει πιο ευαίσθητα από οποιοδήποτε άλλο όργανο μέτρησης. Γι΄αυτό χρησιμοποιούνται για μετρήσεις που απαιτείται εξαιρετικά μεγάλη ακρίβεια. Για παράδειγμα, για τα παρακάτω μεγέθη μπορούμε να έχουμε ακρίβειες της τάξης μεγέθους :

Μαγνητικό πεδίο :
10-15 T (=1fT femto-Tesla) Tα σήματα από τον εγκέφαλο κυμαίνονται από 10 έως 100 fT. Απ’την καρδιά 50.000 fΤ. Το πεδίο της Γης είναι περίπου 1011 fT = 10-4 Τ

Ηλεκτρικό δυναμικό:
10-14 V Πέντε τάξεις μεγέθους μεγαλύτερη ακρίβεια από τα βολτόμετρα ημιαγωγών.

Κίνηση :
10-18 m Περίπου 1/1.000 της διαμέτρου του ατομικού πυρήνα ή 1/1.000.000 της τυπικής διαμέτρου του ατόμου.


Τα SQUID «υψηλής» θερμοκρασίας (77Κ) χρησιμοποιούν υγρό άζωτο για ψύξη και είναι πολύ φθηνότερα από τα αντίστοιχα που χρησιμοποιούν ήλιο. Όμως η ικανότητά τους να ανιχνεύουν πεδία 25fT είναι οριακά επαρκής για εγκεφαλικές μελέτες [18].
1.8.2
Δυνατότητες και περιορισμοί
Το MSI αναζητά τη θέση, την κατεύθυνση και το μέτρο των ηλεκτρικών ρευμάτων σε μια σωματική περιοχή. Ένα βασικό του πλεονέκτημα είναι ότι μπορεί να διαχωρίσει γεγονότα με χρονική διαφορά της τάξης του millisecond ενώ άλλες μέθοδοι όπως τα MRS (Magnetic Resonance Spectroscopy), PET, SPECT, MRI, fMRI έχουν χρονική διακριτική ικανότητα μέχρι και αρκετά λεπτά, ανάλογα με το είδος της ζητούμενης πληροφορίας. Η αδυναμία του MSI είναι ότι ο καθορισμός εσωτερικών ρευμάτων από εξωτερικά μαγνητικά πεδία είναι ένα πρόβλημα που δεν επιλύεται μοναδικά, όπως απέδειξε ο Helmholtz το 1853. Δηλαδή το μετρούμενο μαγνητικό πεδίο στην επιφάνεια του σώματος μπορεί να οφείλεται σε οποιοδήποτε από άπειρα ρεύματα στο εσωτερικό του σώματος. Επομένως για να προσδιορίσουμε μοναδικά το ρεύμα, θα πρέπει να έχουμε πρόσθετη πληροφορία που να περιορίζει τις λύσεις του προβλήματος. Συνήθως γι΄αυτό χρησιμοποιούμε MRI ή CT που βελτιώνουν τη χωρική διακριτική ικανότητα του MSI και παρέχουν τις ανατομικές πληροφορίες της περιοχής [6].

Οι μέθοδοι ESI (electrical source imaging) όπως EEG (electroencephalography) και ΕCG (electrocardiography) μετρούν τα ηλεκτρικά δυναμικά στην επιφάνεια, τα οποία είναι καθορίζονται τόσο από τα ηλεκτρικά δυναμικά στην πηγή (π.χ. καρδιά) όσο και από τις περίπλοκες ηλεκτρικές ιδιότητες των ιστών μεταξύ των πηγών και των ηλεκτροδίων στην επιφάνεια του σώματος. Το MSI υπερισχύει του ESI καθώς οι ιστοί στο σώμα είναι μαγνητικά διαπερατοί. Επειδή διαφορετικοί ιστοί έχουν παρεμφερείς ηλεκτρικές ιδιότητες (αγωγιμότητα) οι μετρήσεις στο ESI έχουν συχνά σημαντικές αποκλίσεις. Αντίθετα οι ιστοί έχουν αμελητέα επίδραση στα μαγνητικά πεδία οπότε και στις μετρήσεις του MSI. Το MEG περιγράφεται αναλυτικά από τον Hamalainen (1993). Πρόσφατα, ένας από τους εφευρέτες του MEG (D.Cohen, MIT) εξέφρασε σημαντικές αμφιβολίες για τη χρησιμότητα της μεθόδου [6].
1.8.3
Εφαρμογές του MSI

Ο βιοηλεκτρομαγνητισμός προσφέρει ένα εργαλείο για τη μελέτη φυσιολογικών διεργασιών όπου η ηλεκτρική δραστηριότητα είναι σημαντική. Ενθαρρυντικά αποτελέσματα υπάρχουν στην καρδιολογία και τη μελέτη της επιληψίας. Οι κίνδυνοι για καρδιακές αρρυθμίες μπορούν να εντοπιστούν από την ηλεκτρική δραστηριότητα σε μη φυσιολογικές ανατομικά θέσεις. Ο μη επεμβατικός εντοπισμός του προβλήματος από το MSI επιτρέπει τη θεραπεία οδηγώντας έναν καθετήρα κατευθείαν στο σωστό σημείο. Το ΜSI μπορεί να χρησιμοποιηθεί στη χειρουργική επέμβαση για αντιμετώπιση επιληψίας βαριάς μορφής. Έχει τη δυνατότητα να εντοπίσει την εστία της επιληψίας ή για να εντοπίσει περιοχές που πρέπει να μείνουν άθικτες κατά τη διάρκεια της επέμβασης. Επίσης η μέθοδος έχει πολλές εφαρμογές στη νευροεπιστήμη καθώς μπορεί να χρησιμοποιηθεί για χωρική και χρονική μελέτη των περιοχών επεξεργασίας λειτουργιών στον εγκέφαλο και ειδικά στην απόκριση σε ακουστικά, οπτικά και σωματοκινητικά ερεθίσματα [6].
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Εικόνα 1.20 Απεικόνιση MSI της απόκρισης σε ηχητικό ερέθισμα. (a) Μέση απόκριση. (b) Ανιχνευθέντες χρόνοι απόκρισης αποτυπωμένοι σε εικόνα ΜΕG (c) Πεδιακός χάρτης της χρονικής πηγής. (d),(e) Εικόνα MRI που παρέχει δομικές πληροφορίες (f),(g),(h) Ανίχνευση ακουστικού ερεθίσματος από τρεις πρόσθετους εξετασθέντες. (Εικόνες από Akaysha C. Tang, Barak A. Pearlmutter  Independent Components of Magnetoencephalography: Localization and Single-Trial Response Onset Detection )
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ΚΕΦΑΛΑΙΟ 2Ο
ΑΠΕΙΚΟΝΙΣΗ  ΠΟΛΥΔΙΑΣΤΑΤΩΝ  ΙΑΤΡΙΚΩΝ  ΔΕΔΟΜΕΝΩΝ
	2.1
ΕΙΣΑΓΩΓΗ


Στο προηγούμενο κεφάλαιο εξετάσαμε τεχνολογίες που μας παρέχουν πληροφορία για τη δομή ή/και τη λειτουργία οργάνων και ανατομικών περιοχών του ανθρώπινου σώματος. Η πληροφορία αυτή είναι ένα σύνολο δεδομένων (dataset) το οποίο πρέπει να οπτικοποιηθεί για να μπορέσει το ιατρικό προσωπικό να κάνει μια διάγνωση. Το σύνολο δεδομένων μπορεί να εκτείνεται σε πολλές διαστάσεις. Αυτό εξαρτάται από τη σύστημα πρόσκτησης αλλά και από τυχόν προεπεξεργασία. Διακρίνουμε τις εξής περιπτώσεις :

Δισδιάστατο : Κλασσική ή ψηφιακή ακτινογραφία (CT), τομή από κάποιο τρισδιάστατο σύνολο δεδομένων, όπως τομογραφία μαγνητικού πυρηνικού συντονισμού (MRI), τομογραφία εκπομπής ποζιτρονίων (PET), τομογραφία υπερήχων (US), λειτουργική τομογραφία μαγνητικού πυρηνικού συντονισμού (fMRI).


Τρισδιάστατο : Χρονική ακολουθία δισδιάστατων συνόλων δεδομένων ή ακολουθία δισδιάστατων συνόλων δεδομένων με κάποια παράμετρο μεταβαλλόμενη, ή όγκος που έχει προκύψει από επάλληλα δισδιάστατα σύνολα δεδομένων. Κάποιες απεικονιστικές τεχνολογίες όπως το MRI και το spiral CT μπορούν να παράγουν απευθείας τρισδιάστατο σύνολο δεδομένων. 


Τετραδιάστατο : Χρονική ακολουθία τρισδιάστατων συνόλων δεδομένων ή ακολουθία τρισδιάστατων συνόλων δεδομένων με κάποια μεταβλητή παράμετρο.


Πενταδιάστατο : Χρονική ακολουθία τρισδιάστατων συνόλων δεδομένων με μεταβλητή παράμετρο.


Σε αυτό το κεφάλαιο θα εξετάσουμε μεθόδους απεικόνισης του τρισδιάστατου συνόλου δεδομένων στις δύο διαστάσεις που προσφέρει η οθόνη του υπολογιστή. Η απεικόνιση μαζί με την επεξεργασία που απαιτείται για αυτή ονομάζεται απόδοση (rendering). Τα σύνολα δεδομένων με περισσότερες από τρεις διαστάσεις μπορούν να χειριστούν με τους ίδιους κανόνες, αφού στην ουσία είναι μεταβαλλόμενα τρισδιάστατα σύνολα δεδομένων. Οι μέθοδοι που θα εξετάσουμε μπορούν να υλοποιηθούν είτε με λογισμικό είτε με υλικό. Τα πλεονεκτήματα του υλικού είναι η ταχύτητα και η αξιοπιστία, ενώ του λογισμικού η ευκολία κατασκευής, η μεταφερσιμότητα, η προσαρμοστικότητα και ευχρηστία.


Η απεικόνιση πολυδιάστατων δεδομένων σε υπολογιστή προσφέρει στο ιατρικό προσωπικό που τα εξετάζει πολλά πλεονεκτήματα και ευκολίες σε σχέση με την κλασσική απεικόνιση σε δύο διαστάσεις - σε φιλμ. Το ιατρικό προσωπικό συνήθως προσπαθεί να φανταστεί το τρισδιάστατο μοντέλο βασιζόμενο σε πολλές δισδιάστατες τομές. Αυτό εκτός από χρονοβόρο ήταν και παρακινδυνευμένο καθώς κατά τη «μεταφορά» στις τρεις διαστάσεις μπορούν εύκολα να γίνουν λάθη. Απεικονιζόμενο στην οθόνη του υπολογιστή, το τρισδιάστατο σύνολο δεδομένων μπορεί να παρατηρηθεί από οποιαδήποτε οπτική γωνία δίνοντας έτσι σαφή εικόνα για την δομή των ιστών του ασθενή (Εικόνες 2.1, 2.2). Επίσης μπορούν  να παρέχονται πληροφορίες για τη λειτουργία των οργάνων, αφού τα σύνολα δεδομένων μπορούν να περιλαμβάνουν και την τέταρτη διάσταση, το χρόνο. Μπορεί να απεικονίζεται για παράδειγμα η παλλόμενη καρδιά. 
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Εικόνα 2.1. Απεικόνιση πολύ σοβαρού τραυματισμού στο πρόσωπο. Η ελλιπής περίθαλψη έχει οδηγήσει σε μόνιμες παραμορφώσεις. Είναι φανερό ότι η τρισδιάστατη απεικόνιση είναι πολύ πιο σαφής και εύκολη στην ερμηνεία από τις δισδιάστατες. (3D Imaging in Medicine, J. Udupa, G. Herman)
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Εικόνα 2.2 Τρισδιάστατη απεικόνιση εμβρύου 18 εβδομάδων με τομογραφία υπερήχων. Και εδώ φαίνεται η σαφής υπεροχή της τρισδιάστατης απεικόνισης. (Centre d’ Imagerie Medicale Numerisee, Παρίσι)

Τέλος, στην πολυδιάστατη απεικόνιση μπορεί να απομονωθεί οποιοδήποτε όργανο ή σύνολο ιστών και να μελετηθεί ξεχωριστά, όπως επίσης και να γίνουν αυτόματα μετρήσεις ακριβείας. Για παράδειγμα, ο ιατρός μπορεί, αφού εντοπίσει έναν όγκο, να προσδιορίσει τη θέση και τις διαστάσεις του, ή τη μέση διατομή κατά μήκος μιας αρτηρίας, ή ακόμα την αντλητική ικανότητα της καρδιάς. 

Βλέπουμε πως η πολυδιάστατη απεικόνιση προσφέρει πολλά πλεονεκτήματα σε σχέση με την κλασσική απεικόνιση. Οι περισσότεροι ερευνητές συμφωνούν πως είναι θέμα χρόνου μέχρι αυτή η καινούρια τεχνολογία να εκτοπίσει τα διαφανοσκόπια και τα φωτογραφικά φιλμ.


Αυτό το κεφάλαιο αρχικά ασχολείται με την ορολογία της απόδοσης ιατρικών δεδομένων. Στη συνέχεια αναφέρεται σε ενδιαφέροντα χαρακτηριστικά αυτών των δεδομένων και στην εξαγωγή του όγκου ενδιαφέροντος. Σαν βάση για την ανάλυση αυτών των θεμάτων χρησιμοποιήθηκε το βιβλίο 3D Imaging in Medicine των J.Udupa και G.Herman.[3]

Κατόπιν εισέρχεται στην ουσία της απόδοσης τρισδιάστατων δεδομένων εξετάζοντας μεθόδους μεταφοράς στις δύο διαστάσεις της οθόνης και τη βελτίωση αυτών των μεθόδων. Αυτή η βελτίωση μπορεί να είναι ποιοτική, όπως για παράδειγμα με τη σκίαση ή να κάνει τη διαδικασία γρηγορότερη, όπως ο αλγόριθμος διάτμησης-στρέβλωσης.
	2.2
ΟΡΟΛΟΓΙΑ ΤΗΣ ΑΠΕΙΚΟΝΙΣΗΣ 
          ΤΡΙΣΔΙΑΣΤΑΤΩΝ ΔΕΔΟΜΕΝΩΝ



Αντικείμενο :  Το φυσικό αντικείμενο που μελετάται. Αυτό μπορεί να είναι κάποιο όργανο σε ζώντα ή όχι οργανισμό, ένα τεχνητό αντικείμενο (τεχνητό όργανο, οστό κλπ) ή ομοίωμα ή κάποιο καθαρά μαθηματικά αντικείμενο ή μαθηματικό ομοίωμα, ή ακόμα περιοχές εντός οργάνου που «ενεργοποιούνται» από κάποια διαδικασία ή τέλος παθολογικές οντότητες όπως όγκοι.

Σύστημα αντικειμένων : Απλά μια συλλογή αντικειμένων. Σε μια μελέτη του εγκεφάλου για παράδειγμα το σύστημα μπορεί να αποτελείται από τρία αντικείμενα: τη φαιά ουσία, τη λευκή ουσία και το εγκεφαλονωτιαίο υγρό. Τα αντικείμενα σε ένα σύστημα μπορεί να είναι διαφορετικών τύπων. Για παράδειγμα το σύστημα μπορεί να αποτελείται από όργανα, τεχνητά μέλη και ομοιώματα. Για  τρισδιάστατη απεικόνιση είναι απαραίτητο τα αντικείμενα να διατηρούν τη χωρική τους συσχέτιση.

Σωματική περιοχή : Πεπερασμένη περιοχή του τρισδιάστατου χώρου εντός της οποίας το αντικείμενο περιέχεται. Για ανατομικές οντότητες η έννοια του όρου είναι προφανής. Για άλλα αντικείμενα η σωματική περιοχή αναπαριστά το μαθηματικό ή φυσικό χώρο εντός του οποίου περιέχονται.

Συσκευή απεικόνισης: Συσκευή ή υπολογιστική / προσομοιωτική διαδικασία που παράγει ψηφιακή εικόνα της σωματικής περιοχής με τα αντικείμενα που περιέχει. Τομογραφικοί σαρωτές και συστήματα λογισμικού που επιτρέπουν προσομοίωση αντικειμένων και τομογραφικές ανακατασκευές είναι παραδείγματα συσκευών απεικόνισης.

Εικονοστοιχείο, Ογκοστοιχείο: Για διάφορους λόγους και για διευκόλυνση της επεξεργασίας από ψηφιακό υπολογιστή, οι εικόνες της σωματικής περιοχής πρέπει να είναι σε ψηφιακή μορφή. Αυτό σημαίνει ότι η σωματική περιοχή αναπαρίσταται από γειτνιάζοντες στοιχειώδεις κυβοειδείς όγκους. Επίσης η συσκευή απεικόνισης αντιστοιχίζει μια τιμή ενός χαρακτηριστικού μεγέθους του αντικειμένου σε κάθε τέτοιο κυβοειδή όγκο. Αυτοί οι στοιχειώδεις όγκοι ονομάζονται Ογκοστοιχεία (Voxel-volume element). Το δισδιάστατο ανάλογο του voxel είναι το pixel (picture element). Σε χώρους περισσότερων διαστάσεων, ο όρος voxel διατηρείται.

Σκηνή, Τομέας σκηνής, Ένταση, Δυαδική σκηνή : Σκηνή είναι άλλος όρος για τη ψηφιακή εικόνα. Μια τρισδιάστατη (3D) σκηνή μιας σωματικής περιοχής είναι ένας κυβικός τρισδιάστατος (3D) πίνακας από voxel με μια τιμή να έχει ανατεθεί σε κάθε voxel. Αυτός ο πίνακας εκφράζει τη ψηφιοποίηση της σωματικής περιοχής σε voxels. Η σωματική περιοχή μπορεί να μην είναι παραλληλεπίπεδη οπότε συμπληρώνουμε με voxel ώστε να τη φέρουμε στο παραλληλεπίπεδο σχήμα. Αναπαριστούμε μια σκηνή V με ένα ζεύγος (V,g) όπου V είναι παραλληλεπίπεδος πίνακας από voxels και ονομάζεται πεδίο ορισμού (domain) της σκηνής V. Για κάθε voxel στη θέση v στον πίνακα V, η συνάρτηση g(v) αναπαριστά την τιμή του voxel, η οποία ονομάζεται Ένταση του v στη σκηνή V και αποδίδεται από τη συσκευή απεικόνισης. Για τους ίδιους λόγους που οι σωματικές περιοχές ψηφιοποιούνται, οι τιμές έντασης για κάθε voxel είναι διακριτοποιημένες σε ακέραιους αριθμούς.


Συγκεκριμένα για αξονική τομογραφία η ένταση παίρνει τιμές από -1024 έως +3071 και μετριέται σε μονάδες Hounsfield (HU). Οι υψηλές τιμές έντασης αντιστοιχούν σε πυκνούς ιστούς (οστά, δόντια) και οι χαμηλές σε μαλακούς ιστούς όπως ο νευρικός. Η τιμή που αντιστοιχεί στον αέρα είναι περίπου από -1000 έως -700 HU, ανάλογα με τις ρυθμίσεις του τομογράφου. Αυτή η τιμή δίνεται και στα voxels που δεν αντιστοιχούν σε αντικείμενα και προστίθενται στη σκηνή (padding voxels). Οι σκηνές όπου τα voxels παίρνουν μόνο τις τιμές 1 και 0 ονομάζονται Δυαδικές.

Κ-στή τομή, μέγεθος εικονοστοιχείου, πάχος τομής, Θέση τομής, Απόσταση τομών: Συνήθως οι συσκευές απεικόνισης προσλαμβάνουν δεδομένα με τέτοιο τρόπο ώστε το μήκος των πλευρών των voxel να είναι σταθερό για τις δυο από τις τρεις τους διαστάσεις, ενώ το μήκος της τρίτης πλευράς είναι αρκετά μεγαλύτερο και μπορεί να διαφέρει από τομή σε τομή. Έτσι, οι πλευρές με το μεγαλύτερο μήκος καθορίζουν  τη διεύθυνση των voxel. Σε μία LxMxΝ σκηνή V (όταν δηλαδή το πεδίο ορισμού  V είναι LxMxΝ) η υπσκηνή (το υποσύνολο της σκηνής) που ορίζεται από τo σύνολο των voxel με θέσεις (i,j,K) όπου τα i και j παίρνουν τιμές από 1 έως L και 1 έως M αντίστοιχα, ενώ το Κ έχει μια σταθερή τιμή μεταξύ 1 και Ν μαζί με τις εντάσεις των voxel στη σκηνή V ονομάζεται Κ-στή τομή (K-th slice) του V. Το μήκος των ίσων πλευρών των voxel ονομάζεται μέγεθος των pixel (pixel size) του V. Όταν η πρόσκτηση των δεδομένων είναι ισοτροπική (τα voxel έχουν και τις τρεις πλευρές τους ίσες) ο χρήστης της συσκευής απεικόνισης καθορίζει τον προσανατολισμό των voxel και των τομών.
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Εικόνα 2.3 Βασικές έννοιες της τρισδιάστατης απεικόνισης. (3D Imaging in Medicine, J. Udupa, G. Herman)


Στην τομή-προς-τομή (slice-by-slice) πρόσκτηση δεδομένων οι συσκευές απεικόνισης συλλέγουν δεδομένα από μια «φέτα» εντός της περιοχής του δείγματος (της σωματικής περιοχής) προκειμένου να δημιουργήσουν την Κ-στή τομή του V. Το πάχος αυτής της «πλάκας» ονομάζεται πάχος της Κ-στής τομής (K-slice thickness) και η θέση του επιπέδου που διέρχεται από το κέντρο της «πλάκας» ονομάζεται θέση της Κ-στής τομής (K-th slice location). Η απόσταση δύο τομών (slice spacing) είναι απλά η διαφορά των θέσεών τους. Το πάχος των τομών σε μια σκηνή είναι συνήθως σταθερό και η απόσταση μεταξύ διαδοχικών τομών σε μία σκηνή καθορίζει το μήκος των voxel αυτής της φέτας κατά την τρίτη διεύθυνση. 

Δομή, Σύστημα δομών : Μια αναπαράσταση σε υπολογιστή ενός αντικειμένου ή ενός συστήματος αντικειμένων. Για πραγματικά φυσικά αντικείμενα αυτή η αναπαράσταση προέρχεται από μια σκηνή της σωματικής περιοχής που περιέχει το αντικείμενο (ή το σύστημα αντικειμένων). Λόγω της πεπερασμένης ακρίβειας των διάφορων υπολογιστικών διαδικασιών των συσκευών απεικόνισης και της ανομοιογένειας των ιδιοτήτων των αντικειμένων, αλλά και των διαφορών από εικόνα σε εικόνα, η απόδοση αυτής της αναπαράστασης με ακρίβεια, ταχύτητα και μεταφερσιμότητα παραμένει η μεγαλύτερη πρόκληση στην τρισδιάστατη απεικόνιση.

Απεικόνιση σκηνής / Δομής / Συστήματος Δομών: Ένας δισδιάστατος πίνακας από εικονοστοιχεία (pixels) με μια τιμή να έχει ανατεθεί στο καθένα από αυτά. Ο πίνακας απεικονίζει από μια οπτική γωνία το αντικείμενο που περιέχεται στη σκηνή ή στη δομή ή στο σύστημα δομών. Συνήθως σε μια γκρίζα απόδοση, κάθε pixel έχει μια ακέραια τιμή που εκφράζει τη φωτεινότητα του ενώ στην έγχρωμη έχει τρεις τιμές ακέραιες τιμές που εκφράζουν την ένταση καθενός από τα βασικά χρώματα : μπλε, κόκκινο, πράσινο.

Σύστημα συντεταγμένων συσκευής απεικόνισης : Σύστημα συντεταγμένων σταθερό ως προς τη συσκευή απεικόνισης.

Σύστημα συντεταγμένων σκηνής : Σύστημα συντεταγμένων σταθερό ως προς τη σκηνή. Η αρχή των αξόνων βρίσκεται στη γωνία του πρώτου voxel στη σκηνή και οι άξονες παράλληλοι με τις ακμές των voxels. Η γνώση της θέσης και της διεύθυνσης του συστήματος συντεταγμένων σκηνής ως προς το σύστημα συντεταγμένων συσκευής μας επιτρέπει να κάνουμε κάποιους 3D μετασχηματισμούς. Γι΄αυτό το λόγο πολλά συστήματα απεικόνισης αποθηκεύουν αυτόματα αυτήν την πληροφορία.


Σύστημα συντεταγμένων δομής :  Σύστημα συντεταγμένων σταθερό ως προς τη δομή ή το σύστημα δομών. Η γνώση της θέσης και της διεύθυνσης του συστήματος συντεταγμένων δομής ως προς το σύστημα συντεταγμένων συσκευής μας επιτρέπει να κάνουμε κάποιους 3D μετασχηματισμούς. Γι΄αυτό το λόγο πολλά συστήματα απεικόνισης αποθηκεύουν αυτόματα αυτήν την πληροφορία.


Σύστημα συντεταγμένων οθόνης : Σύστημα συντεταγμένων σταθερό ως προς την οθόνη και το χρήστη. Η γνώση της θέσης και της διεύθυνσης του συστήματος οθόνης ως προς το σύστημα συντεταγμένων συσκευής μας επιτρέπει να κάνουμε κάποιους 3D μετασχηματισμούς. Γι΄αυτό το λόγο πολλά συστήματα απεικόνισης αποθηκεύουν αυτόματα αυτήν την πληροφορία.
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Εικόνα 2.4 Συστήματα συντεταγμένων που χρησιμοποιούνται στην ιατρική απεικόνιση. (3D Imaging in Medicine, J. Udupa, G. Herman)

	2.3
ΧΑΡΑΚΤΗΡΙΣΤΙΚΑ ΑΝΤΙΚΕΙΜΕΝΩΝ
        ΣΤΙΣ ΕΙΚΟΝΕΣ



Κάθε σκηνή κάποιας σωματικής περιοχής επιδεικνύει δύο σημαντικά χαρακτηριστικά των αντικειμένων που περιέχονται στη σωματική περιοχή. Ο χειρισμός αυτών των χαρακτηριστικών είναι ουσιαστικός  για την αποτελεσματικότητα των 3D μετασχηματισμών. Αυτά τα χαρακτηριστικά περιγράφονται παρακάτω με ένα παράδειγμα – μία τομή μιας σκηνής αξονικής τομογραφίας ενός ανθρώπινου γονάτου (Εικόνα 2.5). Τα αντικείμενα που μας ενδιαφέρουν είναι τα δύο οστά που φαίνονται στην τομή : Η επιγονατίδα και το μηριαίο οστό.
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Εικόνα 2.5. Διαβαθμιζόμενη σύσταση και συνάφεια : Τα voxels που αποτελούν το μηριαίο οστό έχουν διαβάθμιση στις τιμές έντασης. Όμως έχουν τη συνάφειά να σχηματίσουν το μηριαίο οστό. (3D Imaging in Medicine, J. Udupa, G. Herman)
2.3.1
Διαβαθμιζόμενη Σύσταση

Τα αντικείμενα σε κάθε σωματική περιοχή έχουν ετερογενή υλική σύσταση. Στο υπ’όψη παράδειγμα, και τα δύο αντικείμενα αποτελούνται από σκληρού, μαλακού, και ενδιάμεσου τύπου οστίτη ιστό. Επιπλέον, οι συσκευές απεικόνισης «θολώνουν» την προσκτηθείσα πληροφορία λόγω ποικίλων προσεγγίσεων. Έτσι, ακόμα κι αν ένα αντικείμενο συντίθεται από εντελώς ομογενή υλικά (τέτοια φυσικά αντικείμενα είναι δύσκολο να κατασκευαστούν, αλλά μπορούν να κατασκευαστούν μαθηματικά), η σκηνή της σωματικής περιοχής αναπόφευκτα θα παρουσιάζει ετερογενή ένταση. Σ’αυτήν την ιδιότητα θα αναφερόμαστε ως σαν Διαβαθμιζόμενη Σύσταση των αντικειμένων στις σκηνές.
2.3.2
Συνάφεια (Gestalt)

Παρά τη Διαβαθμιζόμενη Σύσταση, οι παρατηρητές αντιλαμβάνονται τα διακριτά αντικείμενα σε μια απεικόνιση σκηνής όπως η παραπάνω. Το ότι κάποια ογκοστοιχεία της επιγονατίδας και του μηριαίου οστού έχουν ταυτόσημες τιμές έντασης, οι οποίες είναι παρεμφερείς με τιμές έντασης των ογκοστοιχείων κάποιων αντικειμένων στη σωματική περιοχή, όπως οι μύες, δεν εμπλέκεται με την ικανότητα των παρατηρητών να ομαδοποιήσει τα ογκοστοιχεία σε αντικείμενα – φαινόμενο το οποίο αναφέρεται σαν “Gestalt” στην εικονοψυχολογία. Η σχεδίαση αποδοτικών και αποτελεσματικών αλγορίθμων που μπορούν να αναγνωρίζουν αυτές τις ομαδοποιήσεις είναι απαραίτητη για τις ανάγκες των περισσοτέρων σκοπών της τρισδιάστατης απεικόνισης. Σ’αυτήν την ιδιότητα θα αναφερόμαστε σαν συνάφεια. Παρατηρούμε ότι τα ογκοστοιχεία του μαλακού ιστού της επιγονατίδας θα έπρεπε να έχουν περισσότερη συνάφεια με τα ογκοστοιχεία του σκληρού ιστού παρά με τα ογκοστοιχεία του μαλακού ιστού του μηριαίου οστού. Στο παράδειγμα έχουμε μόνο 2 διαστάσεις, αλλά η συνάφεια είναι μια ιδιότητα που εφαρμόζεται σε τρισδιάστατους χώρους και αντικείμενα, αλλά και σε χώρους και αντικείμενα περισσότερων διαστάσεων.

	2.4
ΟΓΚΟΣ ΕΝΔΙΑΦΕΡΟΝΤΟΣ


Συχνά το αντικείμενο μελέτης καταλαμβάνει μόνο μικρό μέρος του χώρου σκηνής. Με το διαχωρισμό του όγκου ενδιαφέροντος δημιουργούμε μια άλλη σκηνή της οποίας ο χώρος είναι ένα κυβοειδές που εμπεριέχει το σύνολο της πληροφορίας για το αντικείμενο μελέτης αλλά όσο το δυνατό λιγότερη πληροφορία για άλλα αντικείμενα. 
Ο κύριος σκοπός της εξαγωγής του όγκου ενδιαφέροντος (ΟΕ) είναι η ελαχιστοποίηση των απαιτήσεων αποθηκευτικού χώρου στο υπολογιστικό σύστημα. Για παράδειγμα μία σκηνή 512x512x64 περιέχει περισσότερα από 16,5 εκατομμύρια ογκοστοιχεία (voxels). Αν η περιοχή που καταλαμβάνει το αντικείμενο ενδιαφέροντος είναι 200x200x64 τότε ο αριθμός των ογκοστοιχείων –περίπου 2,5 εκατομμύρια- είναι σχεδόν 7 φορές μικρότερος απ΄αυτόν για όλη τη σκηνή. Άλλος λόγος για την εφαρμογή του ΟΕ είναι να αποκλείσουμε τμήματα ενός οργάνου που δεν ενδιαφέρουν και να απεικονίσουμε το υπόλοιπο ώστε να αποκαλυφθεί το εσωτερικό του. Για παράδειγμα, αν επιθυμούμε να δημιουργήσουμε μια τρισδιάστατη απεικόνιση τμήματος της σπονδυλικής στήλης όπου θα φαίνεται η σπονδυλική αύλακα, θα ορίσουμε τετράγωνο σταθερού μεγέθους και θέσης σε όλες τις τομές ώστε μόνο ο μισός σπόνδυλος να εμπεριέχεται στο τετράγωνο. Ορίζοντας μ΄αυτόν τον τρόπο ένα σταθερό τετράγωνο (Εικόνα 2.6α) και ένα υποσύνολο τομών στη δεδομένη σκηνή έχουμε ουσιαστικά ορίσει το χώρο σκηνής για τη σκηνή εξόδου (Εικόνα 2.6β). Η δημιουργία της σκηνής εξόδου είναι ουσιαστικά η συλλογή όλων των ογκοστοιχείων –και των αντίστοιχων εντάσεων- που περιέχονται στο τετράγωνο σε κάθε τομή. Για σκηνές περισσότερων διαστάσεων το μέγεθος του χώρου σκηνής εξόδου πρέπει να προσδιορίζεται για κάθε διάσταση.
Ένας πιο πολύπλοκος τρόπος εξαγωγής του ΟΕ είναι να ορίζεται ένα πολύεδρο αντί για κυβοειδές (φυσικά, ο χώρος σκηνής εξόδου πρέπει να είναι παραμένει κυβοειδές). Ένας απλός τρόπος είναι να ορίζουμε δύο τετράγωνα, ένα στην πρώτη τομή του συνόλου και ένα στην τελευταία. Το πολύεδρο ορίζεται αν ενώσουμε τις αντίστοιχες κορυφές των δύο τετραγώνων, τα οποία βέβαια μπορεί να έχουν διαφορετικές θέσεις και μεγέθη. Έτσι μπορούμε να «κόψουμε» τη σκηνή με λοξά επίπεδα (επίπεδα όχι κάθετα στο xy επίπεδο του συστήματος συντεταγμένων της σκηνής), κάτι που είναι χρήσιμο στο παράδειγμα με τη σπονδυλική αύλακα που αναφέραμε. Για να υπολογίσουμε τη σκηνή εξόδου συλλέγουμε τα ογκοστοιχεία που περιέχονται στο πολύεδρο και καταλλήλως συμπληρώνουμε την εξωτερική περιοχή με τόσα ογκοστοιχεία ώστε να δημιουργήσουμε κυβοειδή χώρο σκηνής.
Ένας ακόμα πιο πολύπλοκος τρόπος εύρεσης του ΟΕ είναι να ορίζουμε περιοχές οποιουδήποτε σχήματος. Μια προσέγγιση σ’αυτό είναι να ορίζουμε περιοχές σε κάθε τομή σχεδιάζοντας κλειστές καμπύλες (Εικόνα 2.6γ) ή «βάφοντας» χρησιμοποιώντας κατάλληλα εργαλεία σχεδίασης (βούρτσες) διαφόρων μεγεθών και σχημάτων (Εικόνα 2.6δ). Στη σκηνή εξόδου τα εικονοστοιχεία που ανήκουν σε τέτοιες περιοχές παίρνουν τιμές έντασης ίδιες με τα αντίστοιχα της σκηνής εισόδου ενώ όλα τα υπόλοιπα ογκοστοιχεία που ανήκουν στον κυβοειδή χώρο σκηνής παίρνουν μια σταθερή τιμή, συνήθως 0. Τέτοιες πράξεις γίνονται απαραίτητες σε πολλές περιπτώσεις όχι για λόγους αποθηκευτικού χώρου αλλά γιατί η εξαγωγή δομών από σκηνές θα ήταν αλλιώς αδύνατη. Ένα παράδειγμα είναι η απεικόνιση των αρθρικών επιφανειών μιας άρθρωσης για μια σκηνή που προσκτήθηκε με μαγνητική τομογραφία. Είναι πολύ δύσκολο να ξεχωρίσουμε τον κάθε οστεώδη σχηματισμό με αυτόματες μεθόδους γιατί οι σχηματισμοί αυτοί και άλλες δομές, όπως τένοντες και σύνδεσμοι που παράγουν αδύναμα σήματα MRI, βρίσκονται πολύ κοντά. Aντί να υποδείξουμε μια δομή με ακριβή προσδιορισμό των συνόρων ή της περιοχής της, μπορούμε να προσδιορίσουμε έναν ΟΕ πολύ πιο προσεγγιστικά. Υποδεικνύοντας μια περιοχή που περιέχει πληροφορία για το αντικείμενο ενδιαφέροντος αλλά αποκλείει πληροφορία για αντικείμενα με παρόμοιες ιδιότητες στην εικόνα, είναι συχνά δυνατό να εξάγουμε στη συνέχεια δομές εντός του ΟΕ αυτόματα. Για παράδειγμα σε μία σκηνή ΜR κεφαλιού η αυτόματη εξαγωγή του εγκεφάλου και των συστατικών ιστών του (Λευκή και Φαιά ουσία) συχνά διευκολύνεται πολύ αν το κρανίο και άλλες περιοχές εκτός του εγκεφάλου έχουν αφαιρεθεί από τον ΟΕ.
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Εικόνα 2.6. Όγκος ενδιαφέροντος. (a) Η περιοχή ενδιαφέροντος προσδιορίζεται με ένα παραλληλόγραμμο. (b) Η σκηνή εξόδου. (c),(d) Περιοχές με αυθαίρετο σχήμα που προσδιορίζονται είτε με το περίγραμμα ή με την «βαφή». (3D Imaging in Medicine, J. Udupa, G. Herman)

Η εξαγωγή του ΟΕ συχνά φαίνεται σαν τετριμμένη περίπτωση. Σε μεγάλες εφαρμογές που απαιτούν την επαναλαμβανόμενη επεξεργασία μεγάλου αριθμού σκηνών η χρήση αποτελεσματικού ΟΕ (ακόμα και του τύπου του απλού κύβου) μπορεί να σώσει σημαντικό αποθηκευτικό χώρο και χρόνο χειρισμού κάνοντας τις επόμενες λειτουργίες πιο αποτελεσματικές. Αυτό υπογραμμίζει την ανάγκη να κάνουμε τη λειτουργία αυτή αυτόματη ειδικά σε μεγάλες εφαρμογές. Ενώ αυτό είναι εφικτό αν έχουμε να κάνουμε με σκηνές που περιέχουν την ίδια σωματική περιοχή σε διαφορετικούς ασθενείς, είναι σαφές ότι η ικανότητα να ορίζουμε δομές (ακόμα και προσεγγιστικά) θα είναι χρήσιμη και ίσως απαραίτητη για την πλήρη αυτοματοποίηση του ΟΕ. 
	2.5
ΜΕΘΟΔΟΙ ΑΠΟΔΟΣΗΣ
        ΤΡΙΣΔΙΑΣΤΑΤΩΝ ΔΕΔΟΜΕΝΩΝ



Μια διάκριση στις μεθόδους είναι ο διαχωρισμός τους στο τί απεικονίζουν και στο πώς το απεικονίζουν. Με βάση το τί απεικονίζουν διακρίνουμε την προβολή μέγιστης έντασης (Maximum Intensity Projection – MIP), την απόδοση επιφανειών (Surface Rendering) και την απόδοση όγκου (Volume Rendering). Με βάση το πώς το απεικονίζουν διακρίνουμε τη ρίψη ακτινών (ray casting) την προβολή στοιχείων ή  λάσπισμα (element projection ή splatting), την απόδοση Fourier και τον απόγονο της, την απόδοση με Wavelets. Παρακάτω θα εξετάσουμε μερικές από αυτές τις μεθόδους. Επίσης θα εξετάσουμε τις μεθόδους σκίασης, καθώς και έναν αλγόριθμο που βελτιώνει σημαντικά την ταχύτητα επεξεργασίας.
2.5.1
ΠΡΟΒΟΛΗ ΜΕΓΙΣΤΗΣ ΕΝΤΑΣΗΣ (Maximum Intensity Projection - MIP)

Σε αυτή τη μέθοδο η τιμή του εικονοστοιχείου στη δισδιάστατη απεικόνιση είναι η μέγιστη από τις τιμές έντασης των ογκοστοιχείων κατά μήκος μιας ευθείας προβολής στο χώρο σκηνής (Εικόνα2.7).
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Εικόνα 2.7 Προβολή Μέγιστης Έντασης : Κάθε voxel κατά μήκος μιας ευθείας γραμμής προς τον παρατηρητή εξετάζεται και η μέγιστη τιμή που συναντάται απεικονίζεται στην οθόνη.

Η μέθοδος MIP είναι η πιο απλή από τις μεθόδους απόδοσης τρισδιάστατων δεδομένων, και συνεπώς πολύ γρήγορη. Είναι χρήσιμη όταν τα αντικείμενα ενδιαφέροντος είναι τα πιο φωτεινά (με τη μεγαλύτερη ένταση) στη σκηνή, όταν είναι αραιά κατανεμημένα στο χώρο σκηνής, όταν έχουν απλή τρισδιάστατη μορφολογία και όταν οι τιμές έντασης κυμαίνονται σε μικρό εύρος. Μια τέτοια χαρακτηριστική περίπτωση είναι η αγγειογραφία ενισχυμένης αντίθεσης με CT, η απεικόνιση δηλαδή του συστήματος των αγγείων αφού έχει εγχυθεί σε αυτό ουσία πολύ απορροφητική σε ακτινοβολία Χ (Εικόνα 2.8) [3],[14].
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Εικόνα 2.8 Προβολή Μέγιστης Έντασης σε αγγειογράφημα. Απεικονίζεται ο κύκλος του Willis. (Philips Medical Systems)

2.5.2
ΑΠΟΔΟΣΗ ΕΠΙΦΑΝΕΙΩΝ (Surface Rendering)

Σε αυτή τη μέθοδο τα αντικείμενα που απεικονίζονται έχουν σαφώς καθορισμένα όρια. Αυτό εξασφαλίζεται από την προεπεξεργασία του συνόλου δεδομένων. Μπορούμε για παράδειγμα να εξάγουμε κάποιες δομές εφαρμόζοντας ένα κατώφλι στο σύνολο δεδομένων οπότε θα παραμείνουν οι δομές με τιμές έντασης πάνω από το συγκεκριμένο κατώφλι.

Υπάρχουν πολλοί ακόμα τρόποι εύρεσης και περιγραφής δομών με σαφώς καθορισμένα όρια. Μπορούμε για παράδειγμα να χρησιμοποιήσουμε τη βαθμίδα (gradient), αφού μπορούμε να θεωρήσουμε τη σκηνή σαν μία συνάρτηση της έντασης στις τρεις διαστάσεις του χώρου. Αν συμβολίσουμε τη συνάρτηση της έντασης με g(v) όπου v το αντίστοιχο ογκοστοιχείο, η βαθμίδα θα είναι 
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. Σαν μαθηματική έννοια, η βαθμίδα παίρνει τις μέγιστες τιμές στα σύνορα των δομών-αντικειμένων που βρίσκονται στη σκηνή [3]. Επομένως είναι ιδανικός τρόπος για την εύρεση επιφανειών. Για να υπολογίσουμε τη βαθμίδα σε ένα ογκοστοιχείο μιας σκηνής χρησιμοποιούμε αλγορίθμους που εξετάζουν τα γειτονικά του ογκοστοιχεία Ανάλογα με τις ιδιαιτερότητες της εφαρμογής μπορούμε να εξετάζουμε 6, 18 ή 26 γειτονικά ογκοστοιχεία από σύνολο 26. Αν εξετάσουμε τα 6 πιο σημαντικά η βαθμίδα είναι:
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Στην απόδοση τρισδιάστατων δεδομένων, η βαθμίδα είναι ένα πολύ σημαντικό εργαλείο και θα δούμε και άλλες χρήσεις της.

Έχοντας βρει την επιφάνεια, μπορούμε να την περιγράψουμε σαν σύνολο απλών γεωμετρικών σχημάτων, συνήθως τριγώνων. Αυτό εξυπηρετεί πολύ στην περαιτέρω επεξεργασία καθώς έχει αναπτυχθεί πλήθος αλγορίθμων και βιβλιοθηκών, όπως η OpenGL [36], που χρησιμοποιούν αυτήν την αναπαράσταση για τους υπολογισμούς και τους μετασχηματισμούς.

Η απόδοση επιφανειών έχει το μειονέκτημα ότι πρέπει να έχουμε μια σαφή απόφαση για το αν ένα ογκοστοιχείο ανήκει σε μια επιφάνεια ή όχι. Κατά συνέπεια, πολύ συχνά εμφανίζονται «τρύπες» στις επιφάνειες ή ακόμα και ψεύτικες επιφάνειες, ιδιαίτερα αν στη σκηνή έχουμε μικρά ή αμυδρά αντικείμενα [3].

2.5.3
ΑΠΟΔΟΣΗ ΟΓΚΟΥ (Volume Rendering)

Στην απόδοση όγκου βασική σημασία έχει η έννοια της αδιαφάνειας (opacity), που σημαίνει ότι μπορούμε να βλέπουμε «πίσω» από κάποιο αντικείμενο. Επίσης, αντίθετα με την απόδοση επιφανειών τα αντικείμενα μπορούν να μην έχουν σαφή όρια, αλλά να «ξεθωριάζουν». Η αδιαφάνεια είναι ιδιότητα που χαρακτηρίζει το κάθε ογκοστοιχείο. Δηλαδή, σε κάθε ογκοστοιχείο εκτός από την τιμή έντασης αντιστοιχεί και μία τιμή αδιαφάνειας η οποία κυμαίνεται από 0 για εντελώς διάφανο ογκοστοιχείο έως 1 για τελείως αδιάφανο. Η διαδικασία απόδοσης τιμών αδιαφάνειας ονομάζεται κατάταξη (classification) [2].


Η κατάταξη είναι ένα από τα πρώτα στάδια προεπεξεργασίας. Για την υλοποίησή της έχουν προταθεί διάφορες μέθοδοι. Συνήθως υλοποιείται μέσω μιας συνάρτησης μεταφοράς, η οποία παίρνει σαν είσοδο ιδιότητες του ογκοστοιχείου όπως την ένταση και τη βαθμίδα και δίνει ως έξοδο την τιμή της αδιαφάνειας για το συγκεκριμένο ογκοστοιχείο [2].

Μπορούμε να παραστήσουμε σε ιστόγραμμα τις δύο ιδιότητες που θα εξετάσουμε, την ένταση και τη βαθμίδα (Εικόνα 2.9). Αυτό θα είναι δισδιάστατο (εφόσον έχουμε δύο ιδιότητες) και θα παριστάνει την κατανομή των ογκοστοιχείων ανάλογα με τις τιμές έντασης και βαθμίδας τους. Θέλουμε για κάποια ζεύγη έντασης-βαθμίδας αδιαφάνεια 1, ενώ για άλλα αδιαφάνεια 0. Αυτό σημαίνει ότι κάποιες περιοχές στο ιστόγραμμα θα αντιστοιχούν σε αδιαφάνεια 0, ενώ άλλες σε αδιαφάνεια 1 και κάποιες άλλες σε ενδιάμεσες τιμές. Αυτές οι περιοχές στο ιστόγραμμα περιγράφονται με δύο ορθογώνια το ένα μέσα στο άλλο: Εντός του εσωτερικού ορθογωνίου τα ογκοστοιχεία με τις αντίστοιχες τιμές έντασης και βαθμίδας ορίζεται να έχουν αδιαφάνεια 1 ενώ έξω από το εξωτερικό ορίζεται να έχουν αδιαφάνεια 0. Μεταξύ των δύο ορθογωνίων οι αδιαφάνεια των ογκοστοιχείων ακολουθεί γραμμικές συναρτήσεις σε εξάρτηση με μία από τις δύο ιδιότητες [3].
Η μέθοδος με τα περιεχόμενα ορθογώνια μπορεί να είναι πολύ εύχρηστη στην περίπτωση που ο χρήστης θέλει να αλλάξει τη συνάρτηση μεταφοράς αλληλεπιδραστικά. Επίσης μπορεί να επεκταθεί ώστε να χρησιμοποιεί πιο πολύπλοκα σχήματα από τα ορθογώνια, αν και αυτά προσφέρουν ιδιότητες που βοηθούν στην ταχύτερη επεξεργασία. Τέλος, αν τα δύο ορθογώνια συμπίπτουν, δηλαδή οι τιμές της αδιαφάνειας είναι μόνο 0 και 1 τότε είμαστε στην περίπτωση των αντικειμένων με σαφώς καθορισμένα όρια. Επομένως μπορούμε να χρησιμοποιήσουμε αλγορίθμους που έχουν φτιαχτεί για απόδοση επιφανειών και είναι σαφώς πιο γρήγοροι. Το τελευταίο κάνει φανερό ότι η απόδοση επιφανειών είναι υποπερίπτωση της απόδοσης όγκου. 
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Εικόνα 2.9 Κατάταξη σε απεικόνιση γονάτου που έχει προσκτηθεί από CT : Αριστερά πάνω απεικονίζεται η ένταση (feature 1). Αριστερά κάτω απεικονίζεται το μέτρο της βαθμίδας του (feature 2). Στο κέντρο βρίσκεται το ιστόγραμμα όπου κατανέμονται τα ογκοστοιχεία της απεικόνισης ανάλογα με τις τιμές έντασης (οριζόντιος άξονας) και βαθμίδας (κάθετος άξονας). Χρησιμοποιώντας την τεχνική των ορθογωνίων που φαίνονται στο ιστόγραμμα, δίνουμε τιμές αδιαφάνειας στο κάθε ογκοστοιχείο. Οι αδιαφανείς περιοχές που ορίσαμε φαίνονται στην δεξιά απεικόνιση. (3D Imaging in Medicine, J. Udupa, G. Herman)

	2.6
ΣΚΙΑΣΗ (Shading)



Μία από τις πιο σημαντικές διεργασίες για να δημιουργήσουμε μια εικόνα με ευκρινή χαρακτηριστικά είναι αυτή της σκίασης. Αυτό σημαίνει να εξετάσουμε τα ογκοστοιχεία και τους χρωματισμούς τους αν τοποθετήσουμε πηγή φωτός μέσα στη σκηνή ή έξω από αυτήν. Το όνομα «σκίαση» μπορεί να είναι παραπλανητικό καθώς δεν ορίζονται σκιές αλλά χρωματισμοί. Οι πρώτες μελέτες πάνω στη σκίαση έγιναν από τον Henry Gouraud στις αρχές της δεκαετίας του ’70. Το μοντέλο σκίασής του περιλάμβανε μόνο την διαχεόμενη ανάκλαση (diffuse reflection) του φωτός από τα αντικείμενα. Συνεπώς δεν μπορούσε να αναπαραστήσει αντικείμενα με κατοπτρικές ιδιότητες, όπως τα μέταλλα. Ο Bui-Tuong Phong βελτίωσε σημαντικά το μοντέλο του Gouraud προσθέτοντας έναν όρο για την κατοπτρική ανάκλαση (specular reflection). Οι διαφορά των δύο ειδών ανάκλασης φαίνονται στις εικόνες 2.11 και 2.12. Το μοντέλο του Phong βελτιώθηκε περαιτέρω από τον James Blinn ο οποίος βασίστηκε στις μελέτες των Torrence-Sparrow για την ανάκλαση του φωτός από τυχαίες επιφάνειες. Το μοντέλο του Phong τροποποιημένο κατά Blinn είναι ένα από τα πιο ευρέως αποδεκτά στη βιομηχανία γραφικών για υπολογιστές [6].
Τα διανύσματα που λαμβάνονται υπόψη στους υπολογισμούς της σκίασης είναι :
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  :   μοναδιαίο διάνυσμα κάθετο στην επιφάνεια,  βαθμίδα.



[image: image24.wmf]L

ˆ

  :   μοναδιαίο διάνυσμα στην κατεύθυνση της πηγής φωτός.
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 :   μοναδιαίο διάνυσμα στην κατεύθυνση του παρατηρητή.
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 :  μοναδιαίο διάνυσμα στην κατεύθυνση του ιδανικά ανακλώμενου 

φωτός.
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    :  μοναδιαίο διάνυσμα στην κατεύθυνση 
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Εικόνα 2.10 Τα διανύσματα 
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ανήκουν στο ίδιο επίπεδο, όπως και τα 
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. Τα δύο επίπεδα δεν συμπίπτουν απαραίτητα.

Η εξίσωση σκίασης του Phong είναι η εξής:
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:
λ-συνιστώσα του χρώματος στο ογκοστοιχείο
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:
λ-συνιστώσα του χρώματος της φωτεινής πηγής
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:
συντελεστής περιβάλλουσας ανάκλασης για τη λ-συνιστώσα του 


χρώματος
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εκθέτης που καθορίζει την διασπορά της κατοπτρικής ανάκλασης
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απόσταση του ογκοστοιχείου από το επίπεδο προβολής
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σταθερές που χρησιμοποιούνται στη γραμμική προσέγγιση της 
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 αντιπροσωπεύει τη διαχεόμενη ανάκλαση, ενώ ο όρος 
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 την κατοπτρική ανάκλαση [2].
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Εικόνα 2.11 Στη διαχεόμενη ανάκλαση (αριστερά) το φως ανακλάται ομοιόμορφα προς όλες τις κατευθύνσεις, ενώ στην κατοπτρική ανάκλαση (δεξιά) το φως ανακλάται σε πολύ μεγαλύτερο ποσοστό στη διεύθυνση της ιδανικής ανάκλασης (
[image: image48.wmf]R

ˆ

).

[image: image49.png]



Εικόνα 2.12 Διαχεόμενη και κατοπτρική ανάκλαση : Ξεκινώντας από την εικόνα πάνω αριστερά, όπου κυριαρχεί η διαχεόμενη ανάκλαση, αυξάνουμε σταδιακά το συντελεστή της κατοπτρικής ανάκλασης και μειώνουμε το συντελεστή της διαχεόμενης ανάκλασης ώστε στην εικόνα κάτω δεξιά να κυριαρχεί η κατοπτρική ανάκλαση. Παρατηρούμε ότι όσο υπερισχύει η διαχεόμενη ανάκλαση τόσο πιο «ματ» φαίνεται το αντικείμενο, ενώ όταν υπερισχύει η κατοπτρική ανάκλαση το αντικείμενο φαίνεται να έχει μεταλλική υφή. (3D Imaging in Medicine, J. Udupa, G. Herman)

Το μοντέλο του Blinn διαφέρει από του Phong στην περιγραφή της κατοπτρικής ανάκλασης:
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Στον όρο της κατοπτρικής ανάκλασης το εσωτερικό γινόμενο 
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 έχει αντικατασταθεί από το 
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. Από φυσική άποψη το μοντέλο του Blinn είναι πιο ακριβές [6].


Τα μοντέλα της σκίασης χρησιμοποιούνται τόσο για απόδοση επιφανειών όσο και για απόδοση όγκου.
	2.7
ΡΙΨΗ ΑΚΤΙΝΩΝ (Ray Casting)



Έχοντας ολοκληρώσει την κατάταξη (ορισμός αδιαφανειών) και τη σκίαση (ορισμός χρωμάτων) μπορούμε να ξεκινήσουμε να προβάλλουμε την τρισδιάστατη σκηνή στις δύο διαστάσεις της οθόνης. Θέλουμε δηλαδή να μετατρέψουμε το τρισδιάστατο σύνολο δεδομένων σε δισδιάστατο. Στην ρίψη ακτινών φέρνουμε νοητές «ακτίνες» από κάθε εικονοστοιχείο της δισδιάστατης εικόνας προς το τρισδιάστατο σύνολο δεδομένων. Αυτές μπορούν να είναι παράλληλες και να φτάνουν μέχρι το τέλος της σκηνής ή να συγκλίνουν σε ένα σημείο. Στην πρώτη περίπτωση θα έχουμε ορθοκανονική προβολή ενώ στη δεύτερη προοπτική. Μάλιστα το σημείο που θα συγκλίνουν οι ακτίνες θα είναι το σημείο φυγής. Για κάθε ακτίνα θα κάνουμε υπολογισμούς που θα μας δώσουν το χρώμα του αντίστοιχου εικονοστοιχείου [2],[3].


Στη απόδοση όγκου, πάνω στην ακτίνα ορίζουμε Κ σημεία ανά ίσες αποστάσεις. Σε αυτά τα σημεία υπολογίζουμε την αδιαφάνεια και το χρώμα, παίρνοντας σα δεδομένα το χρώμα και την αδιαφάνεια για τα 8 πιο κοντινά ογκοστοιχεία (Εικόνα 2.13). Η μαθηματική μέθοδος που χρησιμοποιούμε είναι η γραμμική παρεμβολή σε τρεις διαστάσεις. Αυτή η μέθοδος είναι που κάνει τη ρίψη ακτινών σχετικά αργή. Ευτυχώς έχουν επινοηθεί μέθοδοι που παρακάμπτουν αυτήν την παρεμβολή και η απόδοση γίνεται πολύ πιο γρήγορα [2].
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Εικόνα 2.13 Ρίψη ακτινών : Κατά μήκος της ακτίνας προς τον παρατηρητή παίρνουμε σημεία στα οποία αναθέτουμε χρώμα και αδιαφάνεια με βάση τα πιο κοντινά τους ογκοστοιχεία. (Display of Surfaces from volume data, M.Levoy)

Για να υπολογίσουμε το χρώμα που θα έχει το εικονοστοιχείο αθροίζουμε τη συμβολή όλων των σημείων κατά μήκος της ακτίνας. Το χρώμα που θα έχει το εικονοστοιχείο (για την ακρίβεια η λ-συνιστώσα του χρώματος) δίνεται από τον εξής τύπο :
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Υπολογιστικά αυτός ο αλγόριθμος υλοποιείται υπολογίζοντας πρώτα τη συμβολή των ογκοστοιχείων μακριά από το επίπεδο προβολής και προχωρώντας κατά μήκος της ακτίνας προς τον παρατηρητή ενσωματώνοντας στους υπολογισμούς τη συμβολή κάθε σημείου πάνω στην ακτίνα [2]. Αυτή η οικογένεια αλγορίθμων ονομάζεται πισω-προς-εμπρός. Ξεκινώντας στο πίσω όριο της σκηνής υπολογίζουμε ένα φόντο (background) πλήρως αδιαφανή και με αυθαίρετο χρώμα.


Για απόδοση επιφανειών, στην περίπτωση δηλαδή όπου οι αδιαφάνειες παίρνουν τιμές 0 και 1 φέρνουμε και πάλι ακτίνες, αλλά μόνο ένα σημείο πάνω στην καθεμία θα καθορίσει το χρώμα του αντίστοιχου εικονοστοιχείου. Αυτό θα είναι το πιο κοντινό στο επίπεδο προβολής με αδιαφάνεια 1, το οποίο βέβαια θα καλύπτει ότι βρίσκεται πίσω του. Συνεπώς, στην απόδοση επιφανειών, η ρίψη ακτινών πρέπει να εξετάζει πρώτα τα ογκοστοιχεία κοντά στο επίπεδο προβολής. Με άλλα λόγια ανήκει στις εμπρός-προς-πίσω μεθόδους, αντίθετα με την απόδοση όγκου. Είναι προφανές ότι η απόδοση επιφανειών είναι λιγότερο απαιτητική σε υπολογισμούς από την απόδοση όγκου, υστερώντας βέβαια σε ποιότητα και ποσότητα πληροφοριών που παρέχει στο χρήστη [3].
	2.8
ΑΛΓΟΡΙΘΜΟΣ ΔΙΑΤΜΗΣΗΣ

        ΣΤΡΕΒΛΩΣΗΣ
        (Shear-Warp Factorization)


Οι περισσότεροι αλγόριθμοι ρίψης ακτίνας είναι αργοί για τους εξής λόγους:

· Τοποθέτηση σημείων κατά μήκος της ακτίνας

· Η απαραίτητη παρεμβολή είναι υπολογιστικά «ακριβή» πράξη

· Ολόκληρη η σκηνή αποθηκεύεται στη μνήμη

Αν με κάποιο αλγόριθμο το επίπεδο προβολής ευθυγραμμιζόταν με τα τρισδιάστατα δεδομένα μας, τότε και τα τρία μειονεκτήματα αίρονται. Ο επικρατέστερος από αυτός τους αλγόριθμους δημοσιεύτηκε το 1994 από τους Lacroute και Levoy [1].

Απαραίτητη προϋπόθεση στον αλγόριθμο είναι τα ογκοστοιχεία να είναι κυβικά. Αυτό εξασφαλίζεται με κατάλληλη προεπεξεργασία.

Στον αλγόριθμο, το πρώτο βήμα είναι η διάτμηση. Είναι πολύ εύκολο να φανταστούμε ένα μηχανικό ανάλογο της διάτμησης. Η σκηνή αποτελείται από επάλληλα επίπεδα τα οποία είναι συνδεδεμένα μεταξύ τους με παράλληλες ράβδους. Οι ράβδοι μπορούν να περιστραφούν αλλά τα σημεία με τα επίπεδα παραμένουν σταθερά. Έτσι τα επίπεδα ολισθαίνουν το ένα πάνω στο άλλο ενώ οι ράβδοι παραμένουν παράλληλοι. Τα επίπεδα δεν είναι παρά τομές από ογκοστοιχεία ενώ οι ράβδοι είναι οι ακτίνες κάθετες από το επίπεδο προβολής. Κρατώντας σταθερή την τομή των ογκοστοιχείων που είναι πιο κοντά στο επίπεδο προβολής, ολισθαίνουμε τις παράλληλες με αυτήν τομές μέχρι να γίνουν κάθετες με τις ακτίνες (Εικόνες 2.14, 2,15).Οι ακτίνες βέβαια δεν θα είναι πια κάθετες στο επίπεδο προβολής αλλά αυτό το αντιμετωπίζουμε στο δεύτερο βήμα. Αν θέλουμε προοπτική προβολή, εκτός από ολίσθηση «συμπιέζουμε» και τις τομές τόσο περισσότερο όσο μακρύτερα είναι από το επίπεδο προβολής. 
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Εικόνα 2.14 Διάτμηση-Στρέβλωση για παράλληλη προβολή.
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Εικόνα 2.15 Διάτμηση-Στρέβλωση για προοπτική προβολή.
Με την ολοκλήρωση του πρώτου βήματος έχουμε ουσιαστικά φέρει τη σκηνή παράλληλη με ένα ενδιάμεσο επίπεδο προβολής. Σε αυτό το επίπεδο θα δημιουργήσουμε μια προσωρινή εικόνα. αποτελούμενη από εικονοστοιχεία. Από κάθε εικονοστοιχείο αυτής της εικόνας φέρνουμε ακτίνες κάθετες στο επίπεδο και συνεπώς κάθετες και στις τομές της σκηνής. Για να μπορέσουν αυτές οι ακτίνες να επηρεάζονται από ένα ογκοστοιχείο ανά τομή θα πρέπει να επανατοποθετήσουμε τις τομές. Ουσιαστικά ευθυγραμμίζουμε τις τομές με το ενδιάμεσο επίπεδο προβολής. Οι αποστάσεις των τομών από το ενδιάμεσο επίπεδο προβολής παραμένουν σταθερές. Οι τιμές έντασης των ογκοστοιχείων στις νέες τομές υπολογίζονται με δισδιάστατη παρεμβολή, λαμβάνοντας υπ’όψη τα 4 πιο κοντινά στην παλιά τομή (Εικόνα 2.16). Η παρεμβολή αυτή είναι πολύ γρηγορότερη από αυτήν της ρίψης ακτινών καθώς οι συντελεστές είναι ίδιοι για όλα τα ογκοστοιχεία σε μία τομή, ενώ στην απλή ρίψη ακτινών αλλάζουν σε κάθε ογκοστοιχείο οπότε πρέπει να υπολογίζονται συνέχεια. Επιπλέον, αν η προβολή είναι παράλληλη, οι συντελεστές είναι ίδιοι για όλα τα ογκοστοιχεία της σκηνής.
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Εικόνα 2.16 Σε κάθε τομή, οι συντελεστές που χρησιμοποιούμε για να υπολογίσουμε τα καινούρια ογκοστοιχεία είναι ίδιοι. Ειδικά στην παράλληλη προβολή, οι συντελεστές είναι ίδιοι για όλη τη σκηνή.

Το τρίτο και τελευταίο βήμα στον αλγόριθμο είναι η στρέβλωση (warp). Η εικόνα στο ενδιάμεσο επίπεδο προβολής είναι πεπλατυσμένη και παραμορφώνει σημαντικά τις πληροφορίες. Μπορούμε πολύ εύκολα να την επαναφέρουμε στο φυσιολογικό αν την μετασχηματίσουμε ώστε να «συμπιεστεί» κατά παράγοντα ανάλογο με το εύρος της ολίσθησης.
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Εικόνα 2.17 Αλγόριθμος Διάτμηση-Στρέβλωση. Διακρίνονται τα τρία στάδια του αλγορίθμου : 1. Διάτμηση των τομών, 2. Επανυπολογισμός των ογκοστοιχείων, 3. Στρέβλωση του συνόλου δεδομένων.
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ΚΕΦΑΛΑΙΟ 3Ο
ΚΑΡΚΙΝΟΣ ΚΑΙ ΕΦΑΡΜΟΓΕΣ ΣΤΗ ΘΕΡΑΠΕΙΑ ΤΟΥ
	3.1
ΕΙΣΑΓΩΓΗ


Στα προηγούμενα κεφάλαια είδαμε πως μπορούμε να απεικονίσουμε σε τρεις διαστάσεις τις εσωτερικές ανατομικές δομές ενός ασθενή για διαγνωστικούς σκοπούς. Σε αυτό το κεφάλαιο θα εξετάσουμε και θεραπευτικές εφαρμογές της τεχνολογίας τρισδιάστατης απεικόνισης και συγκεκριμένα εφαρμογές στην καταπολέμηση του καρκίνου.
Στις αναπτυγμένες χώρες της δύσης, ο καρκίνος είναι η δεύτερη σε ποσοστά αιτία θανάτου μετά τις καρδιακές παθήσεις. Πολλές φορές αναφέρεται και σαν «επάρατη νόσος» και παρόλο που μεγάλες επιστημονικές κοινότητες καταπιάνονται με την καταπολέμησή του, δεν έχει βρεθεί ακόμα οριστική θεραπεία. Παρακάτω θα εξεταστούν συνοπτικά μερικά από τα βασικά χαρακτηριστικά του καρκίνου όπως τους μηχανισμούς δημιουργίας του, τις αιτίες εμφάνισής του, τις μεταστάσεις και κάποιες θεραπευτικές προσεγγίσεις.
Μία από τις θεραπευτικές μεθόδους στην οποία θα αναφερθούμε αρκετά πιο αναλυτικά είναι η ακτινοθεραπεία. Θα διακρίνουμε τρόπους εφαρμογής της, σε σχέση με την τοποθέτηση της πηγής ακτινοβόλησης. Ιδιαίτερα στην ακτινοθεραπεία εξωτερικής δέσμης θα εξετάσουμε το σχεδιασμό της θεραπείας με χρήση των τεχνικών τρισδιάστατης ψηφιακής αναπαράστασης. Ο σχεδιασμός αυτός έχει στόχο την καλύτερη κάλυψη του όγκου και ταυτόχρονα την ελαχιστοποίηση της έκθεσης υγιών ιστών στην ακτινοβολία. Αυτή η μέθοδος ονομάζεται σύμμορφη ακτινοθεραπεία, καθώς η δέσμη της ακτινοβολίας «συμμορφώνεται» με το σχήμα του όγκου [3].

	3.2
ΣΤΟΙΧΕΙΑ ΤΗΣ ΦΥΣΙΟΛΟΓΙΑΣ ΤΟΥ

         ΚΑΡΚΙΝΟΥ


3.2.1
ΕΙΣΑΓΩΓΗ
Ο καρκίνος είναι μια ασθένεια που μπορεί να παρουσιαστεί σχεδόν σε οποιοδήποτε από τα όργανα του ανθρώπινου σώματος, όπως τους πνεύμονες, το συκώτι, το στομάχι, το λάρυγγα, το λεπτό και παχύ έντερο, τον εγκέφαλο και άλλα.
Τα υγιή κύτταρα πολλαπλασιάζονται τόσο ώστε να καλύπτουν τις ανάγκες των οργανισμών, όπως για παράδειγμα, στην ανάπτυξη των εμβρύων, αλλά και στην αναπλήρωση κυττάρων που φθείρονται, πεθαίνουν και αποβάλλονται από τον οργανισμό καθημερινά. Αντίθετα, τα καρκινικά κύτταρα πολλαπλασιάζονται ανεξέλεγκτα δημιουργώντας όγκους αποτελούμενους από αδιαφοροποίητα κύτταρα. Διακρίνουμε δύο τύπους όγκων, τους καλοήθεις όγκους και τους κακοήθεις όγκους.

Ο καλοήθης όγκος αυξάνεται με τη διαίρεση των κυττάρων που βρίσκονται στο εσωτερικό του και γι’αυτό η περιφέρειά του παραμένει ομαλή. Τα κύτταρα που τον αποτελούν δεν εισβάλουν στους γειτονικούς ιστούς, παρά το ότι μπορεί να τους πιέζουν, καθώς το μέγεθος του όγκου αυξάνεται. Αυτός ο τύπος όγκου γίνεται επικίνδυνος, όταν μεγαλώσει πολύ σε μέγεθος και στην περίπτωση που, έστω και μικρός, πιέζει σημαντικά όργανα και παρεμποδίζει τη λειτουργία τους (για παράδειγμα παρεμπόδιση της κυκλοφορίας του αίματος ή της λειτουργίας της αναπνοής). Το γεγονός ότι τα κύτταρα του καλοήθη όγκου δεν εισχωρούν σε άλλους ιστούς επιτρέπει στον ασθενή να συνεχίζει τη ζωή του, συνήθως χωρίς προβλήματα, μετά τη χειρουργική αφαίρεσή του.

Ο κακοήθης όγκος είναι αυτό που συνήθως ονομάζουμε καρκινικό όγκο. Η αύξηση του όγκου αυτού γίνεται από τα κύτταρα της περιφέρειάς του ακανόνιστα, προς όλες τις κατευθύνσεις (Εικόνα 3.1). Εμφανίζει έτσι ένα σχήμα που μοιάζει με αυτό του κάβουρα, απ’όπου και παίρνει το όνομά του.
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Εικόνα 3.1 Ηλεκτρονιογραφία καρκινικού κυττάρου. Διακρίνονται τα λεμφοκύτταρα τύπου Τ τα οποία αναγνωρίζουν τα καρκινικά αντιγόνα στην επιφάνεια των μεταμορφωμένων κυττάρων.

Τα κύτταρα του κακοήθους όγκου μπορούν να διεισδύουν στους γειτονικούς ιστούς αλλά και στα αγγεία, λεμφοφόρα ή αιμοφόρα, διαμέσου των οποίων μεταφέρονται και σε άλλα σημεία του σώματος. Εκεί δημιουργούν τις δευτερογενείς εστίες καρκίνου ή μεταστάσεις.
Η ικανότητα των κυττάρων του καρκίνου να διεισδύουν σε άλλους ιστούς οφείλεται σε ειδικές επιφανειακές δομές τις οποίες διαθέτουν καθώς και σε ουσίες (κυρίως πρωτεολυτικά ένζυμα) που παράγουν και εκκρίνουν. Οι ουσίες αυτές καταστρέφουν ότι εμποδίζει το πέρασμά τους.
Τα καρκινικά κύτταρα εκκρίνουν και ουσίες που συμβάλλουν στον σχηματισμό νέων αιμοφόρων αγγείων (αγγειογένεση). Αυτό εξυπηρετεί την τροφοδοσία των κυττάρων του όγκου με αίμα και διαμέσου αυτού με θρεπτικά συστατικά.
Ο κακοήθης τύπος όγκου είναι και ο πιο επικίνδυνος. Μπορεί να προκαλέσει την καταστροφή ζωτικών ιστών και οργάνων, γεγονός που συχνά οδηγεί στο θάνατο. Ακόμη και στην περίπτωση που ο κακοήθης όγκος αφαιρεθεί με χειρουργική επέμβαση, κύτταρά του μπορεί να έχουν μπορεί να έχουν ήδη μεταφερθεί σε άλλα σημεία του οργανισμού και να έχουν δημιουργήσει νέες εστίες καρκίνου [21].

3.2.2
ΜΗΧΑΝΙΣΜΟΙ ΔΗΜΙΟΥΡΓΙΑΣ ΟΓΚΩΝ
Παρακάτω θα εξετάσουμε τους λόγους για τους οποίους τα κύτταρα μπορούν να χάνουν τον έλεγχο του πολλαπλασιασμού τους. Η κυτταρική διαίρεση, ο προγραμματισμένος κυτταρικός θάνατος (απόπτωση), αλλά και όλες οι λειτουργίες των κυττάρων είναι ελεγχόμενες από το γενετικό υλικό τους.

Σε όλους τους γνωστούς οργανισμούς, το γενετικό υλικό είναι το DNA (δεοξυριβονουκλεϊκό οξύ) εκτός από κάποιους μικροοργανισμούς που είναι το RNA (ριβονουκλεϊκό οξύ). Το γενετικό υλικό περιέχει όλη την πληροφορία που χρειάζεται ένας οργανισμός για να αναπτυχθεί και να ζήσει, αφού αποτελεί το εκμαγείο για τη σύνθεση όλων των δομικών συστατικών, των πρωτεϊνών. Η πληροφορία αυτή περιγράφεται από την εναλλαγή τεσσάρων ειδών βάσεων κατά μήκος του μορίου-αλυσίδας. Οι βάσεις αυτές είναι η Αδενίνη (Α), η Γουανίνη (G), η Κυτοσίνη (K) και η Θυμίνη (T) ή Ουρακίλη (U). Η Θυμίνη συναντάται στο DNA ενώ η Ουρακίλη στο RNA. Αυτές οι βάσεις είναι συμπληρωματικές ανά δύο (Αδενίνη με Θυμίνη ή Ουρακίλη και Γουανίνη με Κυτοσίνη) οπότε μπορούν να σχηματίσουν μια διπλή έλικα (Εικόνες 3.2, 3.3).
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Εικόνα 3.2 Βιοχημική δομή της διπλής έλικας του DNA. Διακρίνονται τα συμπληρωματικά ζεύγη βάσεων (A-T και G-C), τα δομικά μέρη της έλικας (δεοξυριβόζες-μπλε και φωσφορικές ρίζες-κίτρινες) καθώς και η αντίθετη φορά των αλυσίδων (3΄-5΄ και 5΄-3΄) που οδηγεί στην αναδίπλωση του μορίου.

Ομάδες διαδοχικών τέτοιων βάσεων που επιτελούν συγκεκριμένες λειτουργίες ονομάζονται γονίδια. Τα γονίδια καθοδηγούν όλες τις λειτουργίες ενός οργανισμού μέσω της σύνθεσης κατάλληλων πρωτεϊνών [19].

Το γενετικό υλικό είναι παρόν σχεδόν σε κάθε κύτταρο ενός οργανισμού. Βρίσκεται στον πυρήνα του κυττάρου ομαδοποιημένο σε χρωμοσώματα (Εικόνα 3.3).
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Εικόνα 3.3 Αναδίπλωση της διπλής έλικας του DNA για το σχηματισμό χρωμοσώματος. Στa άκρα του χρωμοσώματος διακρίνουμε  τα τελομερή.
Κατά την κυτταρική διαίρεση τα κύτταρα-απόγονοι έχουν το ίδιο γενετικό υλικό με τον πρόγονο (μίτωση). Έτσι τυχόν βλάβες (μεταλλάξεις) στο γενετικό υλικό των κυττάρων κληροδοτούνται στα κύτταρα-απογόνους. Οπότε, κατά τη διάρκεια ζωής ενός πολυκύτταρου οργανισμού, μπορούν να συσσωρευτούν μεταλλάξεις στο γενετικό υλικό των κυττάρων του. Και αν αυτές οι μεταλλάξεις εντοπίζονται στα γονίδια που ελέγχουν την αναπαραγωγή και το θάνατο των κυττάρων τότε μπορεί να δημιουργηθεί καρκινικός όγκος.

Η Εξέλιξη έχει εξοπλίσει τα κύτταρα με πολλούς μηχανισμούς άμυνας εναντίον των μεταλλάξεων. Έτσι, υπάρχουν γονίδια που ελέγχουν και επιδιορθώνουν το DNA, όπως τα BRCA1 και BRCA2. Βλάβες σε αυτά τα γονίδια είναι πολύ κοινές αιτίες για τον καρκίνο του μαστού [6],[7].
Άλλος μηχανισμός άμυνας είναι η πρωτεΐνη p53 η οποία εκφράζεται (συντίθεται) πολύ περισσότερο από το κύτταρο όταν διαπιστώνεται βλάβη στο γενετικό υλικό. Η πρωτεΐνη αυτή σταματά την κυτταρική διαίρεση δίνοντας έτσι χρόνο στο κύτταρο να επισκευάσει το γενετικό του υλικό. Αν η βλάβη είναι αρκετά σοβαρή, η πρωτεΐνη μπορεί να προκαλέσει το θάνατο του κυττάρου. Βλάβες στο γονίδιο που κωδικοποιεί την p53 έχουν ενοχοποιηθεί για διάφορες μορφές καρκίνου [19],[21].
Τέτοια γονίδια που εμποδίζουν την ανάπτυξη όγκων ονομάζονται ογκοκατασταλτικά. Αυτά δρουν ανταγωνιστικά με τα ογκογονίδια, τα οποία έχουν σαν ρόλο τη συμβολή στη διαίρεση των κυττάρων για να καλύψουν ανάγκες του οργανισμού, όπως για παράδειγμα την επούλωση ενός τραύματος. Έχουν εντοπιστεί περισσότερα από 70 ογκογονίδια και περίπου 12 ογκοκατασταλτικά γονίδια. Η ανάπτυξη ενός όγκου προϋποθέτει σημαντικό αριθμό μεταλλάξεων στα ογκογονίδια, συχνά διαδοχικές. Αντίθετα, αδρανοποίηση ενός και μόνο ογκοκατασταλτικού γονιδίου είναι ικανή να προκαλέσει καρκίνο [11],[19].
Ένας από τους πιο ενδιαφέροντες μηχανισμούς αναστολής της ανεξέλεγκτης διαίρεσης των κυττάρων είναι τα τελομερή. Τα τελομερή είναι τα άκρα των μορίων DNA (Εικόνα 3.3) όπου δεν κωδικοποιείται γενετική πληροφορία, αλλά επαναλαμβάνεται αρκετές φορές μια εξαμερής αλληλουχία νουκλεοτιδίων όπου κυριαρχεί η βάση Γουανίνη. Για τον άνθρωπο, αυτή η αλληλουχία είναι TTAGGG.
Στις κυτταρικές διαιρέσεις, η διπλή έλικα DNA ανοίγει ώστε κάθε μια από τις δύο αλυσίδες να αντιγραφεί πιστά, δημιουργώντας δύο διπλές έλικες πανομοιότυπες με την πατρική. Σε κάθε αλυσίδα όμως το ένα από τα δύο ακραία τμήματα αντιγράφεται ελλιπώς με αποτέλεσμα η νεοσυντιθέμενη αλυσίδα να έχει το ένα άκρο της (συγκεκριμένα το άκρο 5΄) κοντύτερο από το αντίστοιχο της πατρικής αλυσίδας. Αυτό οφείλεται στην αδυναμία των ενζύμων αντιγραφής, των πολυμερασών να αντιγράψουν πλήρως την αλυσίδα.

Έτσι, το μήκος των τελομερών στο γενετικό υλικό κάθε κυττάρου μας αποκαλύπτει την ηλικία του, αφού η βράχυνση των τελομερών είναι αθροιστική: Σε κάθε κυτταρική διαίρεση τα τελομερή χάνουν ένα μέρος τους. Όταν τα τελομερή κοντύνουν πολύ τότε τα χρωμοσώματα αρχίζουν να συγκολλούνται μεταξύ τους, γίνονται ασταθή, και τελικά ενεργοποιείται η πρωτεΐνη p21 που οδηγεί σε προγραμματισμένο κυτταρικό θάνατο.

Υπάρχουν κάποιες περιπτώσεις που τα τελομερή δε χάνουν το μήκος τους αφού επανασυντίθενται από ένα ειδικό ένζυμο, την τελομεράση. Αυτό το ένζυμο εκτός από το πρωτεϊνικό του τμήμα περιέχει και ένα μονόκλωνο RNA που φέρει την ακολουθία AATCCC, συμπληρωματική της ακολουθίας TTAGGG που επαναλαμβανόμενη αποτελεί τα ανθρώπινα τελομερή. Με το RNA να λειτουργεί ως εκμαγείο η τελομεράση επανασυνθέτει τα τελομερή δημιουργώντας έτσι «αγέραστα» κύτταρα.

Το γονίδιο που συνθέτει την τελομεράση είναι ενεργοποιημένο στους μονοκύτταρους οργανισμούς καθώς διαφορετικά θα είχαν εξαφανιστεί. Επίσης είναι ενεργοποιημένο στα αδιαφοροποίητα κύτταρα, τα οποία μπορούν να μετεξελιχθούν σε οποιοδήποτε είδος κυττάρου σε έναν οργανισμό. Τέλος η τελομεράση ανιχνεύεται και στα καρκινικά κύτταρα. Είναι προφανές ότι η ενεργοποίηση αυτού του ενζύμου είναι ακρογωνιαίος λίθος στη δημιουργία του καρκίνου [18].
3.2.3
ΑΙΤΙΕΣ ΜΕΤΑΛΛΑΞΕΩΝ
Είδαμε ότι οι μεταλλάξεις στα γονίδια είναι η μοναδική αιτία δημιουργίας όγκων. Για τις μεταλλάξεις αυτές ενοχοποιείται μια σειρά παραγόντων.
Η ραδιενέργεια και οι ραδιενεργές ουσίες έχουν ενοχοποιηθεί σαν καρκινογόνες. Άφθονα είναι τα παραδείγματα όπου η σκόπιμη ή όχι χρήση της ραδιενέργειας οδήγησε σε έξαρση τα κρούσματα καρκίνου. Ενδεικτικά αναφέρονται οι περιπτώσεις των επιζώντων της Χιροσίμα και του Ναγκασάκι, των εργαζόμενων σε πεδία πυρηνικών δοκιμών στη Γιούτα και στη Νεβάδα, του πυρηνικού ατυχήματος του Τσερνομπίλ στην Ουκρανία και των πολέμων στους οποίους έγινε χρήση βλημάτων απεμπλουτισμένου ουρανίου (DU-Depleted Uranium) [8].
Ο καπνός είναι ο πιο συνήθης παράγοντας καρκινογένεσης. Υπολογίζεται ότι το κάπνισμα είναι υπεύθυνο για το 30% με 40% των θανάτων από καρκίνο, του πνεύμονα αλλά και άλλων μορφών.
Κάποιες κυκλικές οργανικές ενώσεις έχουν χαρακτηριστεί σαν καρκινογόνες, όπως το βενζόλιο και το βενζοπυρένιο.
Επίσης οι ηλεκτρομαγνητικές ακτινοβολίες είναι αιτίες μεταλλάξεων. Οι υπεριώδεις ακτίνες του ήλιου προκαλούν διάφορες μορφές καρκίνου του δέρματος.

Τέλος, η εισβολή ορισμένων ιών στον οργανισμό μπορεί επίσης να προκαλέσει όγκους, καθώς οι ιοί αλλοιώνουν το γενετικό υλικό προκειμένου ν’αναπαραχθούν.

3.2.4
ΜΕΤΑΣΤΑΣΕΙΣ

Η δημιουργία των μεταστάσεων είναι μια καλά οργανωμένη, μη-τυχαία διαδικασία που εστιάζεται σε συγκεκριμένα όργανα. Για την ερμηνεία της έχουν προταθεί μέχρι σήμερα τρεις διαφορετικές θεωρίες οι οποίες υποστηρίζονται από πειραματικά δεδομένα.

Σύμφωνα με τις δύο πρώτες θεωρίες τα καρκινικά κύτταρα διαχέονται μέσω της λέμφου και του αίματος ομοιόμορφα στο σώμα, αλλά προσκολλούνται και πολλαπλασιάζονται μόνο σε ιστούς με συγκεκριμένα βιοχημικά χαρακτηριστικά.

Κατά την πρώτη θεωρία τα χαρακτηριστικά αυτά είναι κατάλληλοι αυξητικοί παράγοντες, χημικά δηλαδή σήματα που προκαλούν την κυτταρική διαίρεση.

Κατά τη δεύτερη θεωρία, τα βιοχημικά χαρακτηριστικά είναι μόρια προσκόλλησης που βρίσκονται στα ενδοθηλιακά κύτταρα τα οποία καλύπτουν εσωτερικά τα αιμοφόρα αγγεία των οργάνων-στόχων.

Κατά την τρίτη θεωρία, τα καρκινικά κύτταρα δεν μεταναστεύουν ομοιόμορφα στον οργανισμό, αλλά έλκονται από χημειοκίνες (ομάδα πρωτεϊνών που δρουν ως χημικά σήματα) που εκκρίνονται από ορισμένα όργανα. Οι χημειοκίνες εκκρίνονται και στους υγιείς οργανισμούς προκειμένου να σηματοδοτήσουν την έναρξη λειτουργιών όπως η μετανάστευση αδιαφοροποίητων (αρχέγονων) κυττάρων. Αναλυτικά, τα καρκινικά κύτταρα έχουν στη μεμβράνη τους υποδοχείς στους οποίοuς προσδένονται οι χημειοκίνες. Αυτοί οι υποδοχείς είναι συζευγμένοι με G-πρωτεΐνη η οποία στη συνέχεια προσδένεται στα νουκλεοτίδια γουανίνης. Έτσι, εκφράζεται πλήθος ενδοκυττάριων χημικών σημάτων που παρακινούν τη μετανάστευση προς την πηγή απελευθέρωσης χημειοκινών [9].
3.2.5
ΜΕΘΟΔΟΙ ΘΕΡΑΠΕΙΑΣ

Η αφαίρεση του όγκου με χειρουργική επέμβαση μπορεί βραχυπρόθεσμα να σώσει τον ασθενή. Δεν μπορεί όμως να αντιμετωπίσει τις πιθανές μεταστάσεις. Επίσης είναι ανεπαρκής σε περιπτώσεις όπου ο όγκος δεν είναι εύκολα προσβάσιμος, όπως στην περίπτωση του καρκίνου στον εγκέφαλο.

Μια πολύ διαδεδομένη μέθοδος αντιμετώπισης του καρκίνου είναι η χημειοθεραπεία. Κατά την εφαρμογή της χορηγούνται στον ασθενή χημικές ουσίες που είτε καταστρέφουν επιλεκτικά τα καρκινικά κύτταρα ή μπλοκάρουν τους μηχανισμούς της διαίρεσης εμποδίζοντας έτσι την ανάπτυξη όγκων (αλλά και τη διαίρεση υγιών κυττάρων).

Το πλεονέκτημα της χημειοθεραπείας είναι ότι επηρεάζει καθολικά τον ασθενή, προσβάλλοντας έτσι τυχόν μεταστάσεις. Οι χημικές ουσίες που χρησιμοποιούνται διαφέρουν πολύ μεταξύ τους, τόσο στη δομή τους όσο και στον τρόπο δράσης τους. Ενδεικτικά αναφέρονται η ιντερφερόνη, η κυκλοφοσφαμίδη, η δοξορουβικίνη, η ετοποσίδη, η θαλιδομίδη, η ταμοξιφένη, η αναστροζόλη. Η χημειοθεραπεία έχει συνήθως παρενέργειες όπως απώλεια μαλλιών, αποδυνάμωση του ανοσοποιητικού συστήματος και διαταραχή των πεπτικών λειτουργιών [19],[21].
Μια σχετικά νέα μέθοδος θεραπείας είναι η ανοσοθεραπεία. Σε αυτή τη μέθοδο χορηγούνται στον ασθενή νεκρά βακτήρια. Αν η μέθοδος είναι επιτυχής το ανοσοποιητικό σύστημα του ασθενή εξουδετερώνει εκτός από τα βακτήρια και τα καρκινικά κύτταρα. Συνήθως χρησιμοποιείται σε συνδυασμό με χημειοθεραπεία [10],[19].
Παρόμοια μέθοδος είναι η χορήγηση βακτηρίων (συχνά γενετικά τροποποιημένων) τα οποία μπορούν να καταστρέφουν επιλεκτικά τους καρκινικούς όγκους. Η μέθοδος αυτή διαλύει τόσο γρήγορα τους όγκους που παρουσιάζονται φαινόμενα τοξικότητας (Σύνδρομο Ογκόλυσης). Και αυτή η πειραματική μέθοδος χρησιμοποιείται σε συνδυασμό με τη χημειοθεραπεία. [12],[13].
Η γονιδιακή φύση του καρκίνου έχει στρέψει το ενδιαφέρον πολλών ερευνητών σε σχετικές έρευνες. Οι μικροσυστοιχίες (micro arrays) DNA μπορούν να αναλύσουν το γενετικό προφίλ ενός όγκου, οδηγώντας έτσι στη βέλτιστη θεραπεία, προσαρμοσμένη ακριβώς στο συγκεκριμένο ασθενή και το συγκεκριμένο τύπο νεοπλασίας. Επιπλέον, με τις μικροσυστοιχίες ιστών (Tissue Micro Arrays-TMA) μπορούν να ελέγχονται εκατοντάδες δείγματα όγκων ταυτόχρονα [14].
Αναφέρθηκε η σημασία του μηχανισμού των τελομερών στην ανάπτυξη του καρκίνου. Μία πολλά υποσχόμενη πειραματική μέθοδος είναι η ενεργοποίηση αναστολέων της τελομεράσης, που έχει ως αποτέλεσμα τη «γήρανση» των ταχύτατα διαιρούμενων καρκινικών κυττάρων [18].
Τέλος, μία αρκετά διαδεδομένη μέθοδος αντιμετώπισης του καρκίνου που θα εξεταστεί παρακάτω είναι η ακτινοθεραπεία.
	3.3
ΑΚΤΙΝΟΘΕΡΑΠΕΙΑ


3.3.1
ΕΙΣΑΓΩΓΗ


Οι ιοντίζουσες ακτινοβολίες είναι ακτινοβολίες υψηλής ενέργειας που μπορούν να προκαλέσουν την απώλεια ηλεκτρονίων από την εξωτερική στοιβάδα των ατόμων δημιουργώντας ιόντα. Η ακτινοβόληση γενετικού υλικού με τέτοιου είδους ακτινοβολίες συνήθως οδηγεί σε μεταλλάξεις. Σε μεγαλύτερες όμως δόσεις προκαλούν πολύ σοβαρότερες βλάβες, ακόμα και το θάνατο των κυττάρων.

Η ευαισθησία των κυττάρων στις ιοντίζουσες ακτινοβολίες διαφέρει. Για παράδειγμα τα καρκινικά κύτταρα, τα λεμφοκύτταρα, και τα σπερματικά κύτταρα είναι συνήθως αρκετά πιο ευαίσθητα. Επομένως ένας αποτελεσματικός τρόπος να καταστραφούν οι όγκοι είναι με την ακτικοβόλησή τους.

Η ακτινοβόληση των όγκων καρκινικών κυττάρων είναι επωφελής για τον ασθενή ακόμα και αν δεν τα καταστρέφει. Με την ακτινοβόληση των κυττάρων μπορούν να ενεργοποιηθούν πρωτεΐνες που επιδιορθώνουν το γενετικό υλικό ή σταματούν την κυτταρική διαίρεση. Για παράδειγμα, η πρωτεΐνη p53 εκφράζεται περισσότερο σε ακτινοβοληθέντα κύτταρα [19],[21].

Οι ιοντίζουσες ακτινοβολίες που χρησιμοποιούνται συνήθως είναι ηλεκτρομαγνητικά κύματα υψηλής συχνότητας, δηλαδή ακτίνες Χ και γ. Επίσης χρησιμοποιούνται πρωτόνια τα οποία μπορούν να χορηγήσουν την ενέργειά τους στους ιστούς με αρκετά μεγαλύτερη ακρίβεια αλλά το κόστος αυτής της τεχνολογίας είναι ακόμα αρκετά υψηλό. Τέλος χρησιμοποιούνται και άλλου τύπου ακτινοβολίες όπως ηλεκτρόνια, ταχέα ουδετερόνια και π-μεσόνια

Όταν η πηγή της ακτινοβολίας βρίσκεται σε απόσταση από τον ασθενή, τότε έχουμε ακτινοθεραπεία εξωτερικής δέσμης. Όταν η πηγή της ακτινοβολίας βρίσκεται σε επαφή με τον όγκο ή σε πολύ μικρή απόσταση από αυτόν τότε η μέθοδος ονομάζεται βραχυθεραπεία. Τέλος, η ακτινοβολία μπορεί να εφαρμόζεται από ραδιοφάρμακα. 

Βασική έννοια στην ακτινοθεραπεία είναι η δόση ακτινοβολίας. Ορίζεται ως η μέση ενέργεια που εναποτίθεται από τις ακτινοβολίες σε στοιχειώδη μάζα.
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όπου D η απορροφούμενη δόση, de η ενέργεια που εναποτίθεται και dm η στοιχειώδης μάζα. Η μονάδα για την απορροφούμενη δόση είναι το Gray (Gy) [24].
Σε κάθε μέθοδο πρέπει να σχεδιάζεται η ακτινοθεραπεία κατά τέτοιο τρόπο ώστε να χορηγείται στους όγκους κατάλληλο είδος και δόση ακτινοβολίας, ενώ οι υγιείς ιστοί να δέχονται όσο το δυνατόν μικρότερη δόση ακτινοβολίας, ιδανικά μηδενική. Δηλαδή η ακτινοθεραπεία πρέπει να ακολουθεί κάποιο πλάνο θεραπείας το οποίο προσδιορίζεται με χρήση κατάλληλου λογισμικού το οποίο ονομάζεται σύστημα σχεδιασμού θεραπείας (Treatment Planning System – TPS).

Στο πλάνο θεραπείας καθορίζεται και ο καταμερισμός (fractionation) της δόσης σε επιμέρους τμήματα, τα οποία εφαρμόζονται σε διαφορετικές χρονικές στιγμές (συνεδρίες-sessions). Έχει αποδειχθεί ότι με αυτόν τον τρόπο οι παρενέργειες της ακτινοβόλησης μειώνονται [2]. Αυτές οι παρενέργειες μπορεί να περιλαμβάνουν απώλεια μαλλιών, μείωση λευκών αιμοσφαιρίων, αιμορραγίες και διάρροιες.
3.3.2
ΒΡΑΧΥΘΕΡΑΠΕΙΑ


Διακρίνουμε τρεις τρόπους εφαρμογής της βραχυθεραπείας. Επιφανειακά με ειδικούς υποδοχείς (molds), ενδοϊστικά με εμφύτευση και ενδοκοιλοτικά (εισαγωγή πηγών σε κοιλότητες όπως μήτρα, κόλπος, οισοφάγος προστάτης κ.λ.π.). Οι ραδιενεργές πηγές που χρησιμοποιούνται συνήθως αποτελούνται από μικρά κομμάτια ραδιενεργών ισοτόπων όπως Ra-226, Ir-192, I-125, Au-198, Co-60, Ta-182, Cs-137 και παλιότερα Rn-222.


Στην θεραπεία με υποδοχείς, ραδιενεργές πηγές τοποθετούνται σε ειδικό καλούπι από κατάλληλο πλαστικό υλικό (mold). Αυτό εφαρμόζει ακριβώς επάνω στο δέρμα του ασθενή (Εικόνα 3.4) στο σημείο που πρόκειται να ακτινοβοληθεί. Οι ραδιενεργές πηγές συνήθως απέχουν 0,5 με 1 cm από το δέρμα [15].
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Εικόνα 3.4 Ακτινογραφία από τη βραχυθεραπέια στο χέρι ασθενούς. Η θεραπεία δόθηκε σε 8 συνεδρίες εντός 10 ημερών. Βλέπουμε τις 11 πηγές από το ραδιενεργό υλικό Ra-226.

Στην ενδοϊστική βραχυθεραπεία οι ραδιενεργές πηγές κατασκευάζονται με τη μορφή βελόνων, συρμάτων ή κόκκων που εμφυτεύονται απευθείας στους ιστούς. Τα εμφυτεύματα αυτά μπορούν να είναι προσωρινά ή μόνιμα.

Σημαντική εξέλιξη στις μεθόδους των προσωρινών εμφυτευμάτων είναι οι τεχνικές μεταφόρτισης (afterloading). Σε αυτές τις τεχνικές εμφυτεύονται λεπτοί σωλήνες στον ασθενή οι οποίοι διατρέχουν τον όγκο. Στους σωλήνες τοποθετούνται πηγές με τη μορφή συρμάτων ή κόκκων που μπορούν να αφαιρεθούν και να επανατοποθετηθούν (Εικόνα 3.5) κατά την κρίση του θεράποντος ιατρού ή σύμφωνα με το πλάνο θεραπείας [15].
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Εικόνα 3.5 Τεχνική ενδοϊστικής εμφύτευσης ενός άκρου για όγκους προσπελάσιμους από τη μία πλευρά. 1)Εισαγωγή της βελόνης (οδηγού) από ανοξείδωτο χάλυβα. 2) Σύρμα από Ir-192 με πλαστικό περίβλημα εισάγεται στον οδηγό. 3) Το ανοιχτό άκρο συμπιέζεται για σταθεροποίηση.

3.3.3
ΡΑΔΙΟΦΑΡΜΑΚΑ

Τα ραδιοφάρμακα που χρησιμοποιούνται για τη θεραπεία του καρκίνου έχουν παρόμοιο τρόπο λειτουργίας με τα ραδιοφάρμακα που χρησιμοποιούνται στις απεικονιστικές μεθόδους SPECT. Είναι δηλαδή χημικές ενώσεις στη σύσταση των οποίων συμμετέχουν ραδιενεργά ισότοπα όπως το Ac-225. Τα ραδιοφάρμακα χρησιμοποιούν μηχανισμούς του οργανισμού για να κατευθυνθούν στους όγκους και εκεί χορηγούν την ακτινοβολία που προέρχεται, όπως σε αρκετά είδη ακτινοθεραπείας, από τη μετάπτωση των ραδιενεργών πυρήνων [19].
3.3.4
ΑΚΤΙΝΟΘΕΡΑΠΕΙΑ ΕΞΩΤΕΡΙΚΗΣ
        ΔΕΣΜΗΣ
3.3.4.1
Εισαγωγή

Είναι η πιο γνωστή και ευρύτερα χρησιμοποιούμενη μέθοδος ακτινοθεραπείας. Σε αυτή τη μέθοδο ο ασθενής παραμένει ακίνητος ενώ ακτινοβολείται από δέσμη που περιστρέφεται γύρω του. Τα κινούμενα μέρη του συστήματος είναι το κρεβάτι στο οποίο βρίσκεται ο ασθενής, ο κατευθυντήρας (collimator) που μορφοποιεί τη δέσμη της ακτινοβολίας, και ο βραχίονας (gantry) ο οποίος περιστρέφει τον κατευθυντήρα και συνεπώς τη δέσμη γύρω από τον ασθενή (Εικόνα 3.6) [3].
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Εικόνα 3.6 Σύστημα εξωτερικής ακτινοβόλησης. Διακρίνεται ο ασθενής στο κρεβάτι, ο βραχίονας και ο κατευθυντήρας. Ο βραχίονας περιστρέφει την πηγή της δέσμης γύρω από τον ασθενή, ο κατευθυντήρας αλλάζει το σχήμα της δέσμης και το κρεβάτι μπορεί να μετακινείται και να περιστρέφεται.


Η ακτινοβολία που χρησιμοποιείται μπορεί να προέρχεται είτε από Μηχάνημα Κοβαλτίου-60 που εκπέμπει ακτίνες γ ή από Γραμμικό Επιταχυντή που παράγει ακτίνες Χ. Ο γραμμικός επιταχυντής παρέχει μεγαλύτερο ποσοστό δόσης, μειώνοντας έτσι το συνολικό χρόνο θεραπείας. Επίσης παρέχει μεγαλύτερη διεισδυτικότητα στους ιστούς και μπορεί να χρησιμοποιηθεί σε πολυσύνθετες θεραπευτικές τεχνικές. Έχει όμως υψηλότερο κόστος αγοράς και συντήρησης από ότι το μηχάνημα κοβαλτίου. Επίσης, η πηγή κοβαλτίου πρέπει να αντικαθίσταται περιοδικά (όποτε η παροχή της γίνεται μικρότερη από 2500 Rhm) [24].
3.3.4.2
Είδη Ακτινοθεραπείας Εξωτερικής
        Δέσμης

Στη συμβατική εξωτερική ακτινοθεραπεία εξωτερικής δέσμης οι υγιείς ιστοί δέχονται σημαντική δόση ακτινοβολίας. Αυτό οφείλεται στο ότι η δέσμη της ακτινοβολίας διατρέχει τον ασθενή ακτινοβολώντας όλους τους ιστούς οι οποίοι βρίσκονται εντός της δέσμης, υγιείς ή όχι. Αυτό το εν γένει μειονέκτημα της μεθόδου δεν μπορεί να εξαλειφθεί τελείως.
Η περιττή ενέργεια της δέσμης μπορεί να μοιραστεί σε μεγαλύτερο όγκο ιστών μειώνοντας έτσι την επιμέρους δόση. Αυτό επιτυγχάνεται ακτινοβολώντας τον ασθενή από πολλές διαφορετικές γωνίες έτσι ώστε η δέσμη να ακτινοβολεί πάντα τον καρκινικό όγκο αλλά διαφορετικούς υγιείς ιστούς σε κάθε γωνία. Δηλαδή η δέσμη περιστρέφεται γύρω από τον ασθενή με τον άξονα περιστροφής να διαπερνά τον όγκο. Ο βραχίονας (gantry) με τον κατευθυντήρα (collimator) στο άκρο του περιστρέφεται γύρω από το κρεβάτι ακτινοβολώντας τον ασθενή από πολλές διαφορετικές γωνίες.


Ένας άλλος τρόπος μείωσης της ακτινοβόλησης υγιών ιστών είναι η διαμόρφωση της δέσμης, έτσι ώστε η διατομής της να είναι ίδια με τη διατομή του καρκινικού όγκου, όπως η τελευταία «φαίνεται» από την εκάστοτε γωνία ακτινοβόλησης. Αυτή η μέθοδος ονομάζεται σύμμορφη ακτινοθεραπεία (conformal radiotherapy) [3] σε αντίθεση με την συμβατική ακτινοθεραπεία στην οποία η διατομή της δέσμης είναι σταθερή, σχήματος ορθογωνίου (Εικόνα 3.7).
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Εικόνα 3.7 Η διαφορά της συμβατικής ακτινοθεραπείας (επάνω) από τη σύμμορφη (κάτω). Διακρίνουμε ότι η διατομή της δέσμης συμπίπτει με αυτή του όγκου προστατεύοντας τους γειτονικούς ιστούς.

Ο καλύτερος τρόπος για τη διαμόρφωση της διατομή της δέσμης στο επιθυμητό σχήμα είναι η χρήση κατευθυντήρα πολλαπλών φύλλων (Multileaf Collimator – MLC). Αυτού του είδους οι κατευθυντήρες διαθέτουν φύλλα από ειδικό απορροφητικό υλικό (συνήθως βαρύ μέταλλο όπως μόλυβδος ή βολφράμιο) τα οποία κινούνται κάθετα στη διαδρομή της ακτινοβολίας και συνεπώς καθορίζουν τη διατομή της δέσμης [3].
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Εικόνα 3.8 Κατευθυντήρας πολλαπλών φύλλων της εταιρίας Radionics

Η κίνηση των φύλλων του κατευθυντήρα ελέγχεται μέσω υπολογιστή ώστε κατά την κίνηση του βραχίονα γύρω από τον ασθενή να αλλάζει αυτόματα η διατομή της δέσμης στο σχήμα της διατομής του όγκου.

Η σύμμορφη ακτινοθεραπεία απαιτεί σύνθετο πλάνο θεραπευτικής αγωγής σε αντίθεση με τη συμβατική όπου ακολουθείται απλό πλάνο.

3.3.4.3
Συμβατική Ακτινοθεραπεία
        Εξωτερικής Δέσμης
Στην περίπτωση που έχουμε απλό πλάνο ο ασθενής τοποθετείται στον εξομοιωτή όπου και προσδιορίζεται το σχήμα και η θέση του όγκου. Ο εξομοιωτής έχει πανομοιότυπα γεωμετρικά, μηχανικά και οπτικά χαρακτηριστικά με τη μονάδα θεραπείας, αλλά αντί για ισχυρή ακτινοβολία χρησιμοποιεί ακτίνες Χ χαμηλής ενέργειας (μαλακές ακτίνες Χ). Ο σκοπός της ακτινοβόλησης αυτής δεν είναι θεραπευτικός αλλά διαγνωστικός. Με την περιστροφή του βραχίονα του εξομοιωτή γύρω από τον ασθενή μπορούμε -σε πραγματικό χρόνο- να απεικονίσουμε φθοροσκοπικά τον όγκο και τους περιβάλλοντες ιστούς όπως φαίνονται από διάφορες οπτικές γωνίες [3],[4]. Η απεικονιστική αυτή μέθοδος προσφέρει ποιότητα αντίστοιχη με την κλασσική ακτινογραφία.

Στον εξομοιωτή είναι τοποθετημένο σύστημα laser το οποίο προβάλλει σταθερά σημεία πάνω στον ασθενή, τα οποία μαρκάρονται και στη συνέχεια θα χρησιμοποιηθούν σαν σημεία αναφοράς για την θεραπευτική ακτινοβόληση.

Στη συνέχεια γίνεται η επιλογή των χαρακτηριστικών του πλάνου θεραπείας, όπως το είδος και η ισχύς της ακτινοβολίας, η γεωμετρία των δεσμών, η συχνότητα και ο αριθμός των συνεδριών. Αυτές οι επιλογές γίνονται από το θεράποντα ιατρό και τον ακτινοφυσικό και σε μεγάλο βαθμό εμπειρικά καθώς δεν μπορεί να υπάρξει μεγάλος βαθμός τυποποίησης.

Το επόμενο βήμα είναι τοποθέτηση του ασθενή στη μονάδα ακτινοβόλησης. Η ορθή τοποθέτησή του εξασφαλίζεται από τα σημάδια στο δέρμα του ασθενή τα οποία ορίστηκαν από το σύστημα laser του εξομοιωτή. Στη μονάδα ακτινοθεραπείας υπάρχει παρόμοιο σύστημα laser και αν τα προβαλλόμενα σημεία συμπίπτουν με τα μαρκαρισμένα τότε τα συστήματα συντεταγμένων του εξομοιωτή και της μονάδας θεραπείας συμπίπτουν ή έχουν γνωστή σχέση [3],[4].

Για τον έλεγχο της ορθής τοποθέτησης του ασθενή μπορούν να χρησιμοποιούνται και άλλες μέθοδοι επαλήθευσης όπως η απεικόνιση θύρας (portal imaging) ή η απεικόνιση με συσκευές (image intensifier).

3.3.4.4
Σύμμορφη Ακτινοθεραπεία
        Εξωτερικής Δέσμης

Η σύμμορφη ακτινοθεραπεία πρέπει να ακολουθεί σύνθετο πλάνο. Παρακάτω θα εξεταστούν τα βήματα που ακολουθούνται στο σύνθετο πλάνο σχεδίασης.

Αφού εντοπιστεί η περιοχή του όγκου χρησιμοποιείται μία από τις σύγχρονες μεθόδους για την πρόσκτηση ανατομικών δεδομένων σε τρισδιάστατη μορφή. Το μέσο πρόσκτησης μπορεί να είναι αξονικός τομογράφος, μαγνητικός τομογράφος ή άλλη διάταξη που παρέχει τρισδιάστατες ανατομικές πληροφορίες. Στα δεδομένα πρέπει να περιλαμβάνεται ολόκληρη η περιοχή του όγκου καθώς και τα παρακείμενα ζωτικά όργανα.
Στη συνέχεια το σύστημα laser του τομογράφου προβάλλει με μεγάλη ακρίβεια σταυρούς στα σημεία του δέρματος του ασθενή που θα χρησιμοποιηθούν σαν σημεία αναφοράς από το σύστημα σχεδιασμού θεραπείας. Όταν χρησιμοποιείται αξονικός τομογράφος, στα σημεία αυτά τοποθετούνται ενδείκτες αλουμινίου. Το υλικό αυτό έχει μεγάλη απορροφητικότητα στις ακτίνας Χ και συνεπώς φαίνεται καθαρά στην τρισδιάστατη αναπαράσταση η θέση του σε σχέση με τη σωματική περιοχή, επομένως γίνεται σημείο αναφοράς. Εκτός από τους ενδείκτες αλουμινίου, τα σημεία αυτά στο δέρμα του ασθενή μαρκάρονται και με χρώμα για να εξασφαλιστεί η ορθή τοποθέτηση του ασθενή στη μονάδα θεραπείας. Όπως αναφέρθηκε, αυτό το σύστημα που χρησιμοποιείται και στην συμβατική ακτινοθεραπεία εξωτερικής δέσμης.


Έχοντας την τρισδιάστατη αναπαράσταση της περιοχής του όγκου μπορεί να ξεκινήσει ο σχεδιασμός της θεραπευτικής αγωγής. Η αναπαράσταση αυτή επιτρέπει την εικονική προσομοίωση (Virtual Simulation) καθιστώντας ουσιαστικά τον συμβατικό εξομοιωτή περιττό. Ο συμβατικός εξομοιωτής έχει σκοπό να οπτικοποιήσει τη σωματική περιοχή του όγκου, αλλά αυτό έχει ήδη ολοκληρωθεί από το σύστημα του τομογράφου και μάλιστα σε τρεις διαστάσεις και με πολύ καλύτερη ποιότητα. Το όλο το σύστημα σχεδιασμού θεραπείας (Treatment Planning System – TPS) «εκτελείται» σε υπολογιστή με είσοδο τα τρισδιάστατα ανατομικά δεδομένα τα οποία έχουν προέλθει από το μέσο πρόσκτησης [3],[4].


Αρχικά πρέπει να προσδιοριστεί ακριβώς ο όγκος σαν ανατομική δομή, δηλαδή να καθοριστούν τα σύνορά του σε σχέση με τους περιβάλλοντες υγιείς ιστούς. Για την ακρίβεια πρέπει να καθοριστούν παραπάνω από μία περιοχές [3] καθώς εκτός από την περιοχή όπου εντοπίζεται ο όγκος (Gross Tumor Volume – GTV) πρέπει να συμπεριληφθούν και πιθανές μικροεπεκτάσεις του όγκου (Clinical Tumor Volume – CTV) αλλά και πιθανά σφάλματα (Planning Target Volume – PTV) τα οποία συσσωρεύονται κατά τα διάφορα στάδια της διαδικασίας σχεδίασης και υλοποίησης της θεραπευτικής αγωγής (σφάλματα τοποθέτησης και μετακίνησης του ασθενή ή των οργάνων). Ο καθορισμός τέτοιων περιοχών δεν μπορεί να γίνει αυτόματα. Η αυτόματη τμηματοποίηση είναι σήμερα μια από τις μεγαλύτερες προκλήσεις στην επιστήμη των υπολογιστών. Κατά συνέπεια αυτή η διαδικασία γίνεται ημιαυτόματα και ο ειδικευμένος χρήστης με τη βοήθεια του υπολογιστή καθορίζει τα περιγράμματα (contours) του όγκου και των γειτονικών κρίσιμων οργάνων σε κάθε τομή (slice). Με το συνδυασμό αυτών των δισδιάστατων περιγραμμάτων προκύπτουν τα τρισδιάστατα περιγράμματα του όγκου και των γειτονικών κρίσιμων οργάνων [4].

Το επόμενο βήμα στο σχεδιασμό θεραπείας είναι ο καθορισμός χαρακτηριστικών των ακτινοβολιών, δηλαδή ο τύπος σωματιδίων, η ενέργεια τους και τα γεωμετρικά χαρακτηριστικά της δέσμης. Υπολογίζονται οι απορροφούμενες δόσεις από τους διάφορους ιστούς, υγιείς και μή, και οι δέσμες επανασχεδιάζονται μέχρι να έχουμε μια αποδεκτή κατανομή δόσης. Η αξιολόγηση αυτή μπορεί να γίνει με τη βοήθεια ιστογράμματος δόσης-όγκου (Dose-Volume Histogram – DVH) ή ισοδοσιακών καμπυλών (isodose curves) όπως στην εικόνα 3.9 [3].
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Εικόνα 3.9 Μέθοδοι απεικόνισης υπολογιζόμενης δόσης: 1) Σε εγκάρσιο επίπεδο σχεδιάζουμε τις ισοδοσιακές καμπύλες. 2) Ισοδοσιακές «κορδέλες» γύρω από μια τρισδιάστατη απεικόνιση του όγκου. 3) Αξονομετρική απεικόνιση με ισοδοσιακές καμπύλες σε κάθε διεύθυνση. 4) Μονοδιάστατο διάγραμμα δόσης-όγκου.


Η τρισδιάστατη απεικόνιση δίνει τη δυνατότητα να επεκτείνουμε το μονοδιάστατο ιστόγραμμα δόσης-όγκου σε τρισδιάστατο διάγραμμα, κάτι που προσφέρει μεγαλύτερη ευχρηστία και σαφήνεια στην απεικόνιση. Στο τρισδιάστατο διάγραμμα η κατανομή της απορροφούμενης δόσης παριστάνεται με χρωματικές διαβαθμίσεις (Εικόνα 3.10).

[image: image65.png]



Εικόνα 3.10 Δύο διαφορετικές γωνίες ενός τρισδιάστατου διαγράμματος δόσης-όγκου όπου το χρώμα αναπαριστά την υπολογισμένη απορροφούμενη δόση. Το κόκκινο αντιστοιχεί σε υψηλή δόση, το πράσινο σε μέτρια και το μπλε σε χαμηλή. Παρατηρούμε πως προστατεύονται οι ευαίσθητες περιοχές όπως τα μάτια, το οπτικό χίασμα και ο νωτιαίος μυελός.

Ακολουθεί η τοποθέτηση του ασθενή στη μονάδα ακτινοβόλησης. Η σύγκριση της θέσης του ασθενή στον τομογράφο με τη θέση του στη μονάδα ακτινοβόλησης γίνεται με τη βοήθεια των σημαδιών που φέρει στο δέρμα του. Για τη σωστή τοποθέτησή του υπάρχουν συστήματα επαλήθευσης όπως η ηλεκτρονική απεικόνιση θύρας (electronic portal imaging) ή η απεικόνιση με συσκευές (image intensifier). Στην ηλεκτρονική απεικόνιση θύρας μια συστοιχία ηλεκτρονικών αισθητήρων βρίσκεται αντιδιαμετρικά με τον κατευθυντήρα και περιστρέφεται μαζί του - Εικόνα 3.11 ώστε να συλλέγει τις ακτίνες που έχουν διαπεράσει τον ασθενή. Έτσι δημιουργείται μια δισδιάστατη εικόνα που αποκαλύπτει τυχόν σφάλματα στην κάλυψη του νεοπλάσματος από ακτινοβολία ή περιττή έκθεση των υγιών ιστών. Στην παραδοσιακή ακτινοθεραπεία το ρόλο της συστοιχίας αισθητήρων έχει το ακτινογραφικό φιλμ [3].

[image: image110.png]



Εικόνα 3.11 Διάταξη Ηλεκτρονικής Απεικόνισης Θύρας (Electronic Portal Imaging Device –EPID)

Η διατομή της δέσμης ακτινοβολίας καθορίζεται όπως έχει αναφερθεί από τις θέσεις των φύλλων του κατευθυντήρα πολλαπλών φύλλων (Multileaf Collimator – MLC). Για την εύρεση αυτών των θέσεων σε κάθε γωνία ακτινοβόλησης χρησιμοποιούμε το τρισδιάστατο περίγραμμα του όγκου και εξετάζουμε τις αντίστοιχες πλάγιες (oblique) τομές από το τρισδιάστατο σύνολο δεδομένων. Αυτές οι τομές είναι κάθετες στη διάδοση της ακτίνας και αποκαλύπτουν το προφίλ του όγκου από την εν λόγω γωνία και συνεπώς την επιθυμητή θέση των φύλλων. Για την επαλήθευση της θέσης των φύλλων μπορεί να χρησιμοποιηθεί η ηλεκτρονική απεικόνιση θύρας. Αν η δισδιάστατη εικόνα από την ηλεκτρονική απεικόνιση θύρας αν συγκριθεί με την πλάγια τομή αποκαλύπτεται τυχόν σφάλμα στη διατομή της δέσμης, οπότε αυτό θα ληφθεί υπόψη για να καθοριστούν οι θέσεις των φύλλων στην επόμενη συνεδρία. [3]
Σύμφωνα με τα παραπάνω αναδεικνύεται το πλήθος των διαδικασιών που καθορίζουν τη σύμμορφη ακτινοθεραπεία, και για την αποτυχία της αρκεί μία διαδικασία να αποτύχει. Αυτές οι διαδικασίες είναι η διάγνωση, η τρισδιάστατη πρόσκτηση και αναπαράσταση, ο καθορισμός των κρίσιμων οργάνων και των όγκων, η επιλογή των δεσμών ακτινοβόλησης, ο υπολογισμός της δόσης σε τρεις διαστάσεις και τέλος η τοποθέτηση του ασθενή και η θέση των φύλλων καθώς και η επαλήθευση των δύο τελευταίων.
Μια πιθανή βελτίωση στο σύστημα σύμμορφης ακτινοθεραπείας εξωτερικής δέσμης είναι ο έλεγχος των φύλλων του κατευθυντήρα σε πραγματικό χρόνο: Η εικόνα που παράγεται από την απεικόνιση θύρας μπορεί να εντοπίζει χωρικά σφάλματα στην ακτινοβόληση. Αυτά τα σφάλματα μπορούν, με έναν αρνητικό βρόχο ανάδρασης, να τροφοδοτούν σε πραγματικό χρόνο το σύστημα που ελέγχει τα φύλλα του κατευθυντήρα. Έτσι, αν σε μια γωνία ακτινοβόλησης εντοπιστούν σφάλματα θέσης, στην επόμενη γωνία θα έχουν εξαλειφθεί.

Προϋπόθεση για αυτήν την ανάδραση είναι η εύρεση των σφαλμάτων σε πραγματικό χρόνο. Αυτό σημαίνει την ευθυγράμμιση (registration) της εικόνας απεικόνισης θύρας με την κατάλληλη πλάγια τομή του τρισδιάστατου συνόλου δεδομένων. Η τομή αυτή θα είναι βέβαια κάθετη στη διεύθυνση διάδοσης της δέσμης αλλά και θα αντιστοιχεί στη μέγιστη «διατομή» της νεοπλασίας από τη συγκεκριμένη γωνία ακτινοβόλησης. Η απεικόνιση θύρας μας δείχνει τι ακτινοβολούμε και η πλάγια τομή τι θέλουμε να ακτινοβολήσουμε.
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ΚΕΦΑΛΑΙΟ 4Ο
ΕΞΟΜΟΙΩΣΗ ΣΧΕΔΙΑΣΜΟΥ ΠΛΑΝΟΥ ΑΚΤΙΝΟΘΕΡΑΠΕΙΑΣ
	4.1
ΕΙΣΑΓΩΓΗ


Σε αυτό το κεφάλαιο θα εξετάσουμε την υλοποίηση σε λογισμικό της σχεδίασης των δεσμών και αξιολόγησης των γεωμετρικών χαρακτηριστικών τους. Χρησιμοποιούμε ένα τρισδιάστατο σύνολο δεδομένων (dataset) που έχει προέλθει από αξονική τομογραφία (CT) και αναπαριστά το κεφάλι και τους ώμους ενός βρέφους (Εικόνες 4.1 και 4.2). Εφαρμόζουμε αλγόριθμους για εύρεση επιφανειών, σχεδιασμό σχημάτων, επιλογή σχημάτων και σύνθεση ανατομικών δομών. Για την οπτικοποίηση χρησιμοποιείται ο αλγόριθμος απόδοσης όγκου του πανεπιστημίου του Stanford.

(http://graphics.stanford.edu/software/volpack/)
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Εικόνα 4.1 Εμπρόσθια όψη του συνόλου δεδομένων. Διακρίνονται οι ατέλειες που προέκυψαν από την επάλληλη τοποθέτηση των τομών (slices) χωρίς τη χρήση κάποιου αλγόριθμου εξομάλυνσης. (π.χ. παρεμβολή).
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Εικόνα 4.2 Όψη τμήματος του συνόλου δεδομένων όπως προέκυψε μετά από εγκάρσια τομή. Και εδώ είναι ορατές οι ατέλειες.

φοράς.
Παρακάτω φαίνεται το διάγραμμα ροής εργασίας. Σαν εισόδους έχουμε το σύνολο δεδομένων (dataset) που αναπαριστά το βρέφος και ένα τρισδιάστατο πίνακα διαστάσεων ίδιων με το σύνολο δεδομένων. Αυτός ο πίνακας καθορίζει τις περιοχές ενδιαφέροντος έχοντας τιμή 1 σε αυτές τις περιοχές και 0 στις υπόλοιπες.
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Εικόνα 4.3 Διάγραμμα ροής εργασίας

Ακολουθούνται τα εξής βήματα :

· Αρχικά βρίσκουμε την επιφάνειά του συνόλου δεδομένων, δηλαδή το δέρμα του βρέφους, με το πρόγραμμα SURFACE. Σαν έξοδο έχουμε ένα σύνολο δεδομένων που περιέχει μόνο την αναπαράσταση του δέρματος.
· Σε αυτό το σύνολο δεδομένων σχεδιάζουμε τη δέσμη της ακτινοβόλησης με το πρόγραμμα BEAM. Tα γεωμετρικά χαρακτηριστικά της δέσμης πρέπει να παρέχονται σαν είσοδος.
· Στη συνέχεια ο δυαδικός πίνακας που καθορίζει τις περιοχές ενδιαφέροντος συνδυάζεται με το αρχικό σύνολο δεδομένων ώστε να προκύψει ένα νέο σύνολο δεδομένων στο οποίο αναπαρίστανται οι περιοχές ενδιαφέροντος. Αυτή η εργασία γίνεται με το πρόγραμμα SELECTION.
· Στo τελικό στάδιο γίνεται η προσθήκη των περιοχών ενδιαφέροντος στο dataset το οποίο αναπαριστά το δέρμα του βρέφους και τη δέσμη της ακτινοβόλησης. Αυτή η αρκετά απλή διαδικασία γίνεται με το πρόγραμμα ADD.
	4.2
ΕΥΡΕΣΗ ΕΠΙΦΑΝΕΙΩΝ



Για την εύρεση της επιφάνειας ένας κλασσικός τρόπος είναι ο υπολογισμός της βαθμίδας (gradient) σε όλα τα ογκοστοιχεία του σύνολο δεδομένων. Όπου η βαθμίδα παίρνει τιμές μεγαλύτερες από ένα κατώφλι μπορούμε να θεωρήσουμε ότι το συγκεκριμένο ογκοστοιχείο ανήκει σε επιφάνεια.
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Υπολογισμός της βαθμίδας ενός ογκοστοιχείου
[image: image67.wmf]i

v

με χρήση των 6 γειτόνων.
Ο υπολογισμός της βαθμίδας σε όλο το σύνολο δεδομένων είναι αρκετά χρονοβόρα διαδικασία. Η μέθοδος που χρησιμοποιούμε έχει κοινό χαρακτηριστικό με τον υπολογισμό της βαθμίδας ότι εξετάζονται γειτονικά ογκοστοιχεία και είναι η παρακάτω :

Στην τομογραφία ακτινών Χ ο αέρας αναπαρίσταται με τιμές από -1000 έως -700 HU. Αποφασίζουμε για κάποιο ογκοστοιχείο ότι ανήκει σε επιφάνεια αν η τιμή του είναι μεγαλύτερη από κάποιο κατώφλι, οπότε αναπαριστά ιστό, και κάποιο από τα γειτονικά του ογκοστοιχεία έχει τιμή κοντά στα -700 HU, οπότε αναπαριστά αέρα.
Στους αλγόριθμους που εξετάζονται τα γειτονικά ογκοστοιχεία μπορούμε να επηρεάσουμε την ισορροπία ταχύτητας-ποιότητας αποφασίζοντας αν θα ελέγξουμε τα 6, 18 ή 26 γειτονικά ογκοστοιχεία (Εικόνα 4.4).

Εικόνα 4.4 Απεικόνιση της 3Χ3Χ3 «γειτονιάς» ενός ογκοστοιχείου. Κάθε μη συνοριακό ογκοστοιχείο έχει 26 γείτονες γύρω του. Αν τα ογκοστοιχεία είναι κυβικά με ακμή 1 τότε το κεντρικό ογκοστοιχέιο έχει απόσταση 1 με 6 από τους γείτονες, με 12 γείτονες έχει απόσταση 
[image: image68.wmf]2

 και με 8 έχει απόσταση 
[image: image69.wmf]3

.     


Εικόνες 4.5, 4.6  
[image: image70.wmf]Έξοδος του προγράμματος SURFACE.

	4.3
ΣΧΕΔΙΑΣΜΟΣ ΔΕΣΜΗΣ


4.3.1
ΕΙΣΑΓΩΓΗ

Με αυτό το πρόγραμμα σχεδιάζουμε την «πυραμίδα» που αναπαριστά τα νοητά όρια της δέσμης ακτινοβόλησης και υπερτονίζουμε το τμήμα της επιφάνειας (δέρματος) απ’όπου εισέρχεται η ακτινοβολία. Είναι το πιο μακροσκελές πρόγραμμα και μπορούμε να το χωρίσουμε στα εξής μέρη :

· Εύρεση θέσης και διεύθυνσης δέσμης
· Σχεδιασμός δέσμης εντός του συνόλου δεδομένων (Dataset)
· Εύρεση και φωτισμός επιφάνειας απ’όπου εισέρχεται η ακτίνα 

Για την υλοποίηση αυτών των διεργασιών απαιτείται η ύπαρξη υποπρογραμμάτων που πραγματοποιούν :

· Εύρεση σημείων τομής ευθείας με ορθογώνιο πρίσμα

· Σχεδίαση ευθύγραμμου τμήματος.
Στα δύο αυτά υποπρογράμματα κύριο ρόλο έχει η αναπαράσταση ευθειών σε τρισδιάστατο χώρο. Χρησιμοποιούνται παραμετρικές εξισώσεις αφού σαν είσοδο για την εύρεση μιας ευθείας έχουμε δύο σημεία αυτής της ευθείας.

Αν τα δύο σημεία είναι
p1(x1,y1,z1) 


p2(x2,y2,z2)
τότε οι παραμετρικές εξισώσεις είναι
x = x1 + cosxI

y = y1 + cosyI

z = z1 + coszI
όπου Ι η παράμετρος και cosx,cosy,cosz τα συνημίτονα κατεύθυνσης προς τους κύριους άξονες x, y και z.

4.3.2
ΕΥΡΕΣΗ ΘΕΣΗΣ ΚΑΙ ΔΙΕΥΘΥΝΣΗΣ ΔΕΣΜΗΣ

Με αυτό το υποπρόγραμμα υπολογίζεται η θέση και η διεύθυνση της δέσμης, η οποία παριστάνεται σαν μια πυραμίδα με βάση ορθογώνιο. Σαν είσοδος δίνονται τα γεωμετρικά χαρακτηριστικά της «πυραμίδας» όπως οι συντεταγμένες του ισοκέντρου της και οι τρεις γωνίες που καθορίζουν τη διεύθυνσή της. Αυτές οι γωνίες αντιστοιχούν στις γωνίες των συστημάτων συντεταγμένων του ακτινοβολητή (Collimator), του βραχίονα (Gantry) και του κρεβατιού (Bed) ως προς το σύστημα συντεταγμένων σκηνής. Τα συστήματα συντεταγμένων αρχικά ταυτίζονται και η σειρά με την οποία γίνονται οι περιστροφές έχει επιλεγεί για ευκολία στις πράξεις. 

Όπως φαίνεται και στην εικόνα 4.7 η πρώτη περιστροφή είναι του συστήματος του collimator ως προς το σύστημα σκηνής γύρω από τον άξονα zz΄ που είναι ο ίδιος και για τα δυο συστήματα. Η δεύτερη περιστροφή είναι του συστήματος του βραχίονα ως προς το σύστημα σκηνής, γύρω από τον κοινό τους άξονα yy΄. Η τρίτη περιστροφή είναι του συστήματος του κρεβατιού ως προς το σύστημα σκηνής γύρω από τον κοινό τους άξονα zz΄.

[image: image71]
Εικόνα 4.7 Γεωμετρικοί μετασχηματισμοί. Για λόγους ευκρίνειας αναπαρίσταται μόνο το σύστημα συντεταγμένων σκηνής.

Αρχικά θεωρούμε ότι το ισόκεντρο βρίσκεται στην αρχή των αξόνων του συστήματος σκηνής (και συνεπώς και των υπόλοιπων τριών συστημάτων). Έχοντας ολοκληρώσει τις περιστροφές εκτελούμε μεταφορά στο σταθερό σύστημα του δωματίου σύμφωνα με τις επιθυμητές συντεταγμένες του ισόκεντρου.
Σαν έξοδος δίνονται οι συντεταγμένες των πέντε σημείων που αποτελούν τις κορυφές της «πυραμίδας». Τα σημεία αυτά είναι πιθανό να βρίσκονται εκτός των ορίων του τρισδιάστατου συνόλου δεδομένων.

4.3.3
ΣΧΕΔΙΑΣΜΟΣ ΤΗΣ ΔΕΣΜΗΣ ΕΝΤΟΣ ΤΟΥ ΣΥΝΟΛΟΥ ΔΕΔΟΜΕΝΩΝ
Έχοντας βρει τις συντεταγμένες των πέντε κορυφών της πυραμίδας, θα διατρέξουμε τις τέσσερις πλευρές της. Σε όσα σημεία των πλευρών οι συντεταγμένες είναι εντός του τρισδιάστατου συνόλου δεδομένων θα ανατεθεί τιμή έντασης. Αυτό θα κάνει τα αντίστοιχα ογκοστοιχεία ορατά στην απεικόνιση.

Ουσιαστικά διατρέχουμε καθεμία από τις τέσσερις ακμές της βάσης και φέρνουμε νοητές γραμμές προς την απέναντι κορυφή της πυραμίδας. Στη συνέχεια βρίσκουμε τα δύο σημεία τομής αυτής της ευθείας με το ορθογώνιο πρίσμα που αποτελεί το πεδίο ορισμού του τρισδιάστατου συνόλου δεδομένων. Τέλος «βάφουμε» το ευθύγραμμο τμήμα που ορίζουν αυτά τα δύο σημεία. Η διαδικασία συνεχίζεται μέχρι να διατρέξουμε και τις τέσσερις ακμές της βάσης της πυραμίδας.



Εικόνα 4.8 Διαδικασία προσπέλασης των πλευρών της πυραμίδας: Από κάθε σημείο των ακμών της βάσης (c1 c2 c3 c4) φέρνουμε νοητές γραμμές προς την κορυφή (source).

Εικόνες 4.9, 4.10 Έξοδος του προγράμματος σχεδιασμού της δέσμης εντός συνόλου δεδομένων

4.3.4
ΕΥΡΕΣΗ ΚΑΙ ΥΠΕΡΤΟΝΙΣΜΟΣ ΤΗΣ ΕΠΙΦΑΝΕΙΑΣ ΕΙΣΟΔΟΥ


Αυτό το υποπρόγραμμα χρησιμοποιεί τα αποτελέσματα από δύο από τις προηγούμενες ρουτίνες. Χρησιμοποιεί τα πέντε σημεία που αποτελούν τις κορυφές της «πυραμίδας» και το σύνολο δεδομένων που αναπαριστά την επιφάνεια για να βρει και να υπερτονίσει τα σημεία τομής των δύο αυτών δομών, της πυραμίδας και της επιφάνειας.


Όπως στο προηγούμενο υποπρόγραμμα διατρέχονταν οι πλευρές της πυραμίδας τώρα διατρέχεται ο όγκος της. Βρίσκουμε τις κατευθύνσεις (τα συνημίτονα κατεύθυνσης) των ακμών της βάσης της πυραμίδας οι οποίες μας επιτρέπουν να διατρέξουμε όλα τα σημεία της βάσης. Από αυτά τα σημεία φέρνουμε νοητές γραμμές προς την απέναντι κορυφή της πυραμίδας. Όλα τα σημεία του συνόλου δεδομένων έχουν μηδενική τιμή έντασης εκτός από αυτά της επιφάνειας οπότε τα μη μηδενικά σημεία που συναντάμε διατρέχοντας την πυραμίδα ανήκουν σε επιφάνεια. Αναθέτοντας σε αυτά μεγάλες τιμές έντασης υπερτονίζεται ο επιφανειακός ιστός εισόδου και εξόδου της ακτίνας.


Εικόνα 4.11 Διαδικασία προσπέλασης όλων των ογκοστοιχείων εντός της πυραμίδας: Από κάθε σημείο της βάσης φέρνουμε νοητή ευθεία προς σημεία είναι επιφανειακά, οπότε την πηγή (source). Τα μη μηδενικά και τα υπερτονίζουμε.
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Εικόνες 4.12, 4.13 Έξοδος του προγράμματος BEAM.

[image: image74]   
[image: image75]
Εικόνες 4.14, 4.15,  Έξοδος του προγράμματος BEAM με διαφορετικά γεωμετρικά χαρακτηριστικά της δέσμης.

	4.4
ΣΥΜΠΕΡΑΣΜΑΤΑ – ΠΡΟΤΑΣΕΙΣ ΓΙΑ

     ΜΕΛΛΟΝΤΙΚΗ ΕΠΕΚΤΑΣΗ



Τα προγράμματα που αναφέρθηκαν, αναπτύχθηκαν για να ενσωματωθούν στο σύστημα σχεδιασμού θεραπείας (Treatment Planning System – TPS) ΓΑΛΗΝΟΣ το οποίο σχεδιάστηκε και υλοποιήθηκε στο Εργαστήριο Βιοϊατρικών Προσομοίωσεων και Απεικονιστικής Τεχνολογίας. Με την ενσωμάτωση αυτή, ο χρήστης του συστήματος ΓΑΛΗΝΟΣ έχει σαφή εικόνα σχετικά με το ποιοι ιστοί ακτινοβολούνται από τη δέσμη ακτινοβόλησης και ποίοι δεν ακτινοβολούνται.. Ο διαφορετικός χρωματισμός των ακτινοβολούμενων ιστών, επιφανειακών και μή, και η τρισδιάστατη απεικόνιση της δέσμης δίνουν αυτή τη σαφή εικόνα. Ο χρήστης μπορεί να επιλέξει τις γωνίες ακτινοβόλησης, αλλά και την οπτική γωνία από την οποία θα «δει» το τρισδιάστατο σύνολο δεδομένων. Έτσι, μπορεί να δοκιμάσει διάφορες γεωμετρίες δέσμης και κινήσεις του κατευθυντήρα και να επιλέξει τη βέλτιστη.


Σε μελλοντική έκδοση μπορεί να περιλαμβάνεται ποσοτικός υπολογισμός των απορροφούμενων δόσεων από τους ιστούς. Αυτοί οι υπολογισμοί πρέπει να γίνουν με βάση χαρακτηριστικά των ιστών που καθορίζονται από τον ιατρό-ακτινοθεραπευτή, ο οποίος συμμετέχει στη σχεδίαση του πλάνου θεραπείας.


Άλλο χαρακτηριστικό που μπορεί να συμπεριληφθεί σε μελλοντική έκδοση του προγράμματος είναι η έγχρωμη απεικόνιση. Αυτό προϋποθέτει τη δυνατότητα για διαχωρισμό των δεδομένων σε τρία διαφορετικά κανάλια καθένα από τα οποία περιέχει την αναλογία σε ένα βασικό χρώμα (κόκκινο, πράσινο, μπλε). Τα κανάλια αυτά θα επεξεργάζονται χωριστά και η σύνθεσή τους δίνει έγχρωμη απεικόνιση, με τα επιθυμητά χαρακτηριστικά (π.χ. παράθυρο εισόδου της δέσμης ακτινοβόλησης) πιο τονισμένα σε ευδιάκριτο χρώμα.


Τέλος, το σύστημα απόδοσης όγκου μπορεί να βελτιωθεί με τον εξής τρόπο : Είδαμε στο 2ο κεφάλαιο σχετικά με την απόδοση τιμών αδιαφάνειας σε όλα τα ογκοστοιχεία με βάση κάποια χαρακτηριστικά τους. Η συνάρτηση που δίνει την αδιαφάνεια ονομάζεται συνάρτηση μεταφοράς. Ο χρήστης θα μπορούσε να έχει την επιλογή για αυτή τη συνάρτηση μεταφοράς. Ένας απλός τρόπος είναι μέσω του ιστογράμματος (βλ Εικόνα 2.9), όπου ο χρήστης θα μπορούσε να αλλάζει τα όρια των ορθογωνίων και συνεπώς τη συνάρτηση μεταφοράς.
ΠΑΡΑΡΤΗΜΑ
ΚΩΔΙΚΑΣ ΠΡΟΓΡΑΜΜΑΤΩΝ 
ΣΕ ΓΛΩΣΣΑ C
	Π.1
ΕΙΣΑΓΩΓΗ



Παρατίθεται ο κώδικας σε C των προγραμμάτων SURFACE, SELECTION, BEAM και ADD που εξετάστηκαν στο προηγούμενο κεφάλαιο. Επίσης παρατίθεται ο κώδικας των βοηθητικών προγραμμάτων CREATE_DATASET, CREATE_SELECTIONS, MINMAX και SHOWSLICE.
	Π.2
SURFACE


#include <stdio.h>

#include <stdlib.h>

#define MIN_HU -1024

#define MAX_HU 3071

#define AIR_HU -700  // Air value in HU

#define GAP 100

#define FADE 3 //How fader than the original will the surface be

#define N 256

#define SLICES 240

void main()

{


int x,y,z,i,count=0;


FILE *fptr;


short *input;


short *surface;


//Initialize surface array


surface=(short*)malloc(N*N*SLICES*sizeof(short));


for (i=0;i<SLICES*N*N;i++) surface[i]=0;


//Move input data from file to array


fptr=fopen("d:\\data\\baby","rb");


input=(short*)malloc(N*N*SLICES*sizeof(short));


fread(input, sizeof(short), N*N*SLICES, fptr); // <--

    fclose(fptr);


for (z=1; z<SLICES-1; z++)



for (y=1; y<N-1; y++)




for (x=1; x<N-1; x++)




{





i=x+N*(y+N*z);





if (input[i]>AIR_HU) //could be a surface voxel





{






//check six neighbors : Right, Left, Back, Fore, Up, Down






//if even one is 0 the voxel is surface






if (input[i+1]<AIR_HU-GAP) {     surface[i]=input[i]/FADE; continue; }






if (input[i-1]<AIR_HU-GAP) { surface[i]=input[i]/FADE; continue; }






if (input[x+N*((y+1)+N*z)]<AIR_HU-GAP) { surface[i]=input[i]/FADE; continue; }






if (input[x+N*((y-1)+N*z)]<AIR_HU-GAP) { surface[i]=input[i]/FADE; continue; }






if (input[x+N*(y+N*(z+1))]<AIR_HU-GAP) { surface[i]=input[i]/FADE; continue; }






if (input[x+N*(y+N*(z-1))]<AIR_HU-GAP) { surface[i]=input[i]/FADE; continue; }






//check 12 neighbors 






if (input[x+N*((y-1)+N*(z-1))]<AIR_HU-GAP) { surface[i]=input[i]/FADE; continue; }






if (input[x+N*((y+1)+N*(z-1))]<AIR_HU-GAP) { surface[i]=input[i]/FADE; continue; }






if (input[x+N*((y-1)+N*(z+1))]<AIR_HU-GAP) { surface[i]=input[i]/FADE; continue; }






if (input[x+N*((y+1)+N*(z+1))]<AIR_HU-GAP) { surface[i]=input[i]/FADE; continue; }






if (input[(x-1)+N*(y+N*(z-1))]<AIR_HU-GAP) { surface[i]=input[i]/FADE; continue; }






if (input[(x+1)+N*(y+N*(z-1))]<AIR_HU-GAP) { surface[i]=input[i]/FADE; continue; }






if (input[(x-1)+N*(y+N*(z+1))]<AIR_HU-GAP) { surface[i]=input[i]/FADE; continue; }






if (input[(x+1)+N*(y+N*(z+1))]<AIR_HU-GAP) { surface[i]=input[i]/FADE; continue; }






if (input[(x-1)+N*((y-1)+N*z)]<AIR_HU-GAP) { surface[i]=input[i]/FADE; continue; }






if (input[(x+1)+N*((y-1)+N*z)]<AIR_HU-GAP) { surface[i]=input[i]/FADE; continue; } 






if (input[(x-1)+N*((y+1)+N*z)]<AIR_HU-GAP) { surface[i]=input[i]/FADE; continue; }






if (input[(x+1)+N*((y+1)+N*z)]<AIR_HU-GAP) { surface[i]=input[i]/FADE; continue; }






//check 8 neighbors






if (input[(x-1)+N*((y-1)+N*(z-1))]<AIR_HU-GAP) { surface[i]=input[i]/FADE; continue; }






if (input[(x-1)+N*((y-1)+N*(z+1))]<AIR_HU-GAP) { surface[i]=input[i]/FADE; continue; }






if (input[(x-1)+N*((y+1)+N*(z-1))]<AIR_HU-GAP) { surface[i]=input[i]/FADE; continue; }






if (input[(x-1)+N*((y+1)+N*(z+1))]<AIR_HU-GAP) { surface[i]=input[i]/FADE; continue; }






if (input[(x+1)+N*((y-1)+N*(z-1))]<AIR_HU-GAP) { surface[i]=input[i]/FADE; continue; } 






if (input[(x+1)+N*((y-1)+N*(z+1))]<AIR_HU-GAP) { surface[i]=input[i]/FADE; continue; }






if (input[(x+1)+N*((y+1)+N*(z-1))]<AIR_HU-GAP) { surface[i]=input[i]/FADE; continue; }






if (input[(x+1)+N*((y+1)+N*(z+1))]<AIR_HU-GAP) { surface[i]=input[i]/FADE; continue; }





} 




}


for (i=0; i<N*N*SLICES; i++)



if (surface[i]!=0) count++;


printf("Found %d surface voxels\n",count);


printf("OK. Now writing to disk...\n");

    //Move surface data from array to file


fptr=fopen("d:\\data\\baby_surface","wb");


fwrite(surface, sizeof(short), N*N*SLICES, fptr); // -->


fclose(fptr);

}
	Π.3
SELECTION


#include <stdio.h>

#include <stdlib.h>

#define N 256

#define SLICES 240

void main()

{


int i;


//int x,y,z;

            FILE *fptr; //File PoinTeR , general purporse


short *input,*output;


unsigned char *select;


//Read from input file to input array


//fptr is used as temp


fptr=fopen("d:\\data\\dataset","rb");


input=(short*)malloc(N*N*SLICES*sizeof(short));


fread(input, sizeof(short), N*N*SLICES, fptr);// <--

           fclose(fptr);


//Read from selection file to selection array


//fptr is used as temp


fptr=fopen("d:\\data\\selections","rb");


select=(unsigned char*)malloc(N*N*SLICES*sizeof(unsigned char));

           fread(select, sizeof(unsigned char), N*N*SLICES, fptr);// <--


fclose(fptr);


//TEST INITIALISATION:   


//for (i=0;i<SLICES*N*N;i++) selection[i]=0;

           //


//Create output array


//


output=(short*)malloc(N*N*SLICES*sizeof(short));


//Using 1-D access


for (i=0;i<SLICES*N*N;i++)


{ if ((select[i])!=0) output[i]=input[i]; else output[i]=0; }


//Using 3-D access

    //for (z=0; z<SLICES; z++)


//
for (y=0; y<N; y++)


//

for (x=0; x<N; x++)


//

 if (selection[x+N*(y+N*z)]!=0) output[x+N*(y+N*z)]=input[x+N*(y+N*z)];//  else output[i]=0; }

    printf("OK. Now writing to disk...\n");


//MOVE DATA FROM ARRAY TO FILE


fptr=fopen("d:\\data\\selected","wb");


fwrite(output, sizeof(short), N*N*SLICES, fptr);  // ->


fclose(fptr);

}

	Π.4
BEAM


#include <stdio.h>

#include <stdlib.h> 

#include <math.h>

#define N 256

#define SLICES 240

#define MIN_HU -1024

#define MAX_HU 3071

typedef struct {


float x1;


float x2;


float y1;


float y2;


float z1;


float z2;

} boundaries;

typedef struct {


float x;


float y;


float z;

} point3D;

//                                INPUT                     OUTPUT

//FindCuttingPoints  :  Source, Direction,Boundaries --> CuttingPoints[0,1]

//

// 0: FAULT;   -1: No cutting points;    2: 2 cutting points

//

int FindCuttingPoints(point3D source, point3D direction, boundaries bounds, point3D* cutpoints)

{


int found=0; //flag


float x,y,z; //3D variables


float i=0;   //1D variable, runs through the ray


float distance; //distance of source point and direction point


float xcos,ycos,zcos;  //cosinuses of ray with each axis


float xmax,xmin,ymax,ymin,zmax,zmin; //boundaries


//find distance of source point and direction point


distance=(float)sqrt( (source.x-direction.x)*(source.x-direction.x) + (source.y-direction.y)*(source.y-direction.y) + (source.z-direction.z)*(source.z-direction.z));


// Check if direction=source


if (distance==0) return found;


//FIND BOUNDARIES  xmin,ymin,zmin,  xmax,ymax,zmax


if (bounds.x1<bounds.x2) { xmin=bounds.x1; xmax=bounds.x2; }


else { xmin=bounds.x2; xmax=bounds.x2; }


if (bounds.y1<bounds.y2) { ymin=bounds.y1; ymax=bounds.y2; }


else { ymin=bounds.x2; ymax=bounds.y2; }


if (bounds.z1<bounds.z2) { zmin=bounds.z1; zmax=bounds.z2; }


else { zmin=bounds.z2; zmax=bounds.z2; }


//printf("The bounds are :     %f %f %f\n", xmin,ymin,zmin);


//printf("           and :     %f %f %f\n\n", xmax,ymax,zmax);


//find cosinuses of ray with each axis


xcos=(direction.x-source.x)/distance;


ycos=(direction.y-source.y)/distance;


zcos=(direction.z-source.z)/distance;


//for i>0  (x,y,z)=f(i) runs through the ray 


//practically initialisation of (x,y,z) at source point since i=0;


x=source.x+xcos*i; 


y=source.y+ycos*i;


z=source.z+zcos*i;


//printf("The ray is (for i=0 beginning at the source):\n");


//printf("x=%f+%f*i\n",source.x,xcos);


//printf("y=%f+%f*i\n",source.y,ycos);


//printf("z=%f+%f*i\n",source.z,zcos);


//


//


//CHECK IF RAY IS PARALLEL TO 


//


//


// 1)EACH ONE OF THE AXES


//


//


//parallel to x axis, meaning z=constant and y=constant


if ((ycos==0)&&(zcos==0))


{ 



//ray goes through the volume at x=xmin plane and x=xmax plane



if ((ymin<=y)&&(y<=ymax)&&(zmin<=z)&&(z<=zmax))



{




cutpoints[found].x=xmin; cutpoints[found].y=y; cutpoints[found++].z=z;




cutpoints[found].x=xmax; cutpoints[found].y=y; cutpoints[found++].z=z;




return found;



}



//ray dosn't touch the volume



else found=-1; return found;


}


//parallel to y axis, meaning z=constant and x=constant


if ((xcos==0)&&(zcos==0))


{ 



//ray goes through the volume at y=ymin plane and y=ymax plane



if ((xmin<=x)&&(x<=xmax)&&(zmin<=z)&&(z<=zmax))



{




cutpoints[found].x=x; cutpoints[found].y=ymin; cutpoints[found++].z=z;




cutpoints[found].x=x; cutpoints[found].y=ymax; cutpoints[found++].z=z;




return found;



}



//ray dosn't touch the volume



else found=-1; return found;


}


//parallel to z axis, meaning x=constant and y=constant


if ((xcos==0)&&(ycos==0))


{ 



//ray goes through the volume at z=zmin plane and z=zmax plane



if ((xmin<=x)&&(x<=xmax)&&(ymin<=y)&&(y<=ymax))



{




cutpoints[found].x=x; cutpoints[found].y=y; cutpoints[found++].z=zmin;




cutpoints[found].x=x; cutpoints[found].y=y; cutpoints[found++].z=zmax;




return found;



}



//ray dosn't touch the volume



else found=-1; return found;


}


//


//


// 2)EACH ONE OF THE PLANES


//


//


//parallel to yz plane, meaning x=constant


//


if (xcos==0)


{



//ray dosn't touch the volume



if ((x<xmin)||(xmax<x)) { found=-1; return found; }



else



//not necessairly going through the volume



//



// check y=ymin plane



i= (ymin-source.y) / ycos;



z= source.z + zcos*i;



//ray goes through at y=ymin plane



if ((zmin<z)&&(z<zmax))



{




cutpoints[found].x=x; cutpoints[found].y=ymin; cutpoints[found++].z=z;



}



//





// check y=ymax plane



i= (ymax-source.y) / ycos;



z= source.z + zcos*i;



//ray goes through at y=ymax plane



if ((zmin<z)&&(z<zmax))



{




cutpoints[found].x=x; cutpoints[found].y=ymax; cutpoints[found++].z=z;



}



//



// check z=zmin plane



i= (zmin-source.z) / zcos;



y= source.y + ycos*i;



//ray goes through at z=zmin plane



if ((ymin<y)&&(y<ymax))



{




cutpoints[found].x=x; cutpoints[found].y=y; cutpoints[found++].z=zmin;



}



//



// check z=zmax plane



i= (zmax-source.z) / zcos;



y= source.y + ycos*i;



//ray goes through at z=zmax plane



if ((ymin<y)&&(y<ymax))



{




cutpoints[found].x=x; cutpoints[found].y=y; cutpoints[found++].z=zmax;



}



return found;


}


//


//parallel to xz plane, meaning y=constant


//


if (ycos==0)


{



//ray dosn't touch the volume



if ((y<ymin)||(ymax<y)) { found=-1; return found; }



else



//not necessairly going through the volume



//



// check x=xmin plane



i= (xmin-source.x) / xcos;



z= source.z + zcos*i;



//ray goes through at x=xmin plane



if ((zmin<z)&&(z<zmax))



{




cutpoints[found].x=xmin; cutpoints[found].y=y; cutpoints[found++].z=z;



}



//





// check x=xmax plane



i= (xmax-source.x) / xcos;



z= source.z + zcos*i;



//ray goes through at x=xmax plane



if ((zmin<z)&&(z<zmax))



{




cutpoints[found].x=xmax; cutpoints[found].y=y; cutpoints[found++].z=z;



}



//



// check z=zmin plane



i= (zmin-source.z) / zcos;



x= source.x + xcos*i;



//ray goes through at z=zmin plane



if ((xmin<x)&&(x<ymax))



{




cutpoints[found].x=x; cutpoints[found].y=y; cutpoints[found++].z=zmin;



}



//



// check z=zmax plane



i= (zmax-source.z) / zcos;



x= source.x + xcos*i;



//ray goes through at z=zmax plane



if ((xmin<x)&&(x<xmax))



{




cutpoints[found].x=x; cutpoints[found].y=y; cutpoints[found++].z=zmax; 



}


return found;


}


//


//parallel to xy plane, meaning z=constant


//


if (zcos==0)


{



//ray dosn't touch the volume



if ((z<zmin)||(zmax<z)) { found=-1; return found; }



else



//not necessairly going through the volume



//



// check x=xmin plane



i= (xmin-source.x) / xcos;



y= source.y + zcos*i;



//ray goes through at x=xmin plane



if ((ymin<y)&&(y<ymax))



{




cutpoints[found].x=xmin; cutpoints[found].y=y; cutpoints[found++].z=z;



}



//





// check x=xmax plane



i= (xmax-source.x) / xcos;



y= source.y + ycos*i;



//ray goes through at x=xmax plane



if ((ymin<y)&&(y<ymax))



{




cutpoints[found].x=xmax; cutpoints[found].y=y; cutpoints[found++].z=z;



}



//



// check y=ymin plane



i= (ymin-source.y) / ycos;



x= source.x + xcos*i;



//ray goes through at y=ymin plane



if ((xmin<x)&&(x<ymax))



{




cutpoints[found].x=x; cutpoints[found].y=ymin; cutpoints[found++].z=z; 



}



//



// check y=ymax plane



i= (ymax-source.y) / ycos;



x= source.x + xcos*i;



//ray goes through at z=zmax plane



if ((xmin<x)&&(x<xmax))



{




cutpoints[found].x=x; cutpoints[found].y=ymax; cutpoints[found++].z=z;



}


return found;


}


//


// NOW WE KNOW RAY IS PARALLEL TO NOTHING


// NO COSINE IS ZERO


// CHECK ALL SIX PLANES


//


//check x=xmin plane


i= (xmin-source.x) / xcos;


y= source.y + ycos*i;


z= source.z + zcos*i;


//ray goes through at x=xmin plane


if ((ymin<=y)&&(y<=ymax)&&(zmin<=z)&&(z<=zmax))



{




cutpoints[found].x=xmin; cutpoints[found].y=y; cutpoints[found++].z=z;



}


//check x=xmax plane


i= (xmax-source.x) / xcos;


y= source.y + ycos*i;


z= source.z + zcos*i;


//ray goes through at x=xmax plane


if ((ymin<=y)&&(y<=ymax)&&(zmin<=z)&&(z<=zmax))



{




cutpoints[found].x=xmax; cutpoints[found].y=y; cutpoints[found++].z=z;



}


//check y=ymin plane


i= (ymin-source.y) / ycos;


x= source.x + xcos*i;


z= source.z + zcos*i;


//ray goes through at y=ymin plane


if ((xmin<=x)&&(x<=xmax)&&(zmin<=z)&&(z<=zmax))



{




cutpoints[found].x=x; cutpoints[found].y=ymin; cutpoints[found++].z=z;



}


//check y=ymax plane


i= (ymax-source.y) / ycos;


x= source.x + xcos*i;


z= source.z + zcos*i;


//ray goes through at y=ymax plane


if ((xmin<=x)&&(x<=xmax)&&(zmin<=z)&&(z<=zmax))



{




cutpoints[found].x=x; cutpoints[found].y=ymax; cutpoints[found++].z=z;



}


//check z=zmin plane


i= (zmin-source.z) /zcos;


x= source.x + xcos*i;


y= source.y + ycos*i;


//ray goes through at z=zmin plane


if ((xmin<=x)&&(x<=xmax)&&(ymin<=y)&&(y<=ymax))



{




cutpoints[found].x=x; cutpoints[found].y=y; cutpoints[found++].z=zmin;



}


//check z=zmax plane


i= (zmax-source.z) / zcos;


x= source.x + xcos*i;


y= source.y + ycos*i;


//ray goes through at z=zmax plane


if ((xmin<=x)&&(x<=xmax)&&(ymin<=y)&&(y<=ymax))



{




cutpoints[found].x=x; cutpoints[found].y=y; cutpoints[found++].z=zmax;



}


return found;

};

//

//

// PaintLine  : Point1 , Point2 , Intensity, Volume

//

// -1 : point1=point2      1 : all OK

//

//

// WITH THIS FUNCTION WE EXAMINED WHY (int) CASTING MUST BE DONE BEFORE CALCULATING THE LOCATION OF A VOXEL

// OUTPUT.TXT HAS INTERSTING RESULTS : THE VOXEL LOCATION IS FAULTY RETRIEVED IF CASTING IS DONE AFTER THE

// CALCULAION, ESPECIALLY X-COEFICIENT.    RELEVANT CODE IS NOW PUT TO COMMENT

int PaintLine( point3D point1, point3D point2 ,float density, int colour, short* volume)

{


float x,y,z;


float distance,xdist,ydist,zdist;


float xcos,ycos,zcos;


float xstep,ystep,zstep;


//int iint,ifloat; // CALCULATED WITH INTEGERS OR FLOATS


//int xfloat,yfloat,zfloat,xint,yint,zint; // CALCULATED WITH INTEGERS OR FLOATS


//FILE *fptr; // for OUTPUT.TXT


//find the relative distance on each axis


xdist=point2.x - point1.x;


ydist=point2.y - point1.y;


zdist=point2.z - point1.z;


//check if point1=point2


if ((xdist==0)&&(ydist==0)&&(zdist==0)) 


{



volume[(int)(point1.x+N*(point1.y+N*point1.z))]=colour;



return -1;


}



//find the real distance of two points


distance=(float)sqrt( xdist*xdist + ydist*ydist + zdist*zdist);


//find cosinuses of ray with each axis


xcos=xdist/distance;


ycos=ydist/distance;


zcos=zdist/distance;


xstep=xcos*density;


ystep=ycos*density;


zstep=zcos*density;


//


//Create a loop that runs through the line : Beginning at point1 and ending at point2


//


// (x,y,z) must be between the two points


//


// (int) casting is necessary for the input of abs()


x=point1.x; y=point1.y; z=point1.z; 


//fptr=fopen("D:\\data\\output.txt","w");


//fprintf(fptr,"   X        Y        Z      1-D          X     Y     Z     1-D\n");


while(   (  abs( (int)(z-point1.z) ) < abs( (int)( zdist ) )  )   || //count each distance of current point(x,y,z) 



     (  abs( (int)(y-point1.y) ) < abs( (int)( ydist ) )  )   || //and point1 and compare it to each distance



     (  abs( (int)(x-point1.x) ) < abs( (int)( xdist ) )  )   )  //of of point1 and point2


{



//paint the current point



//



//



//ifloat=(int)(x+N*(y+N*z));



//iint=(int)x+N*( (int)y+N*(int)z );



/*



printf(fptr,"%.2f   %.2f   %.2f   %d       %d   %d   %d   %d\n",x,y,z,ifloat,(int)(x),(int)(y),(int)(z),iint);



zfloat=ifloat/(N*N);



yfloat=(ifloat - zfloat*N*N)/N;



xfloat=ifloat - yfloat*N - zfloat*N*N;



zint=iint/(N*N);



yint=(iint - zint*N*N)/N;



xint=iint - yint*N - zint*N*N;



fprintf(fptr,"  %d     %d       %d                  %d   %d   %d           (RECONSTRUCTED FROM 1-D)\n\n",xfloat,yfloat,zfloat,xint,yint,zint);



*/



//



//



volume[(int)x+N*( (int)y+N*(int)z )]=colour;     //THIS IS RIGHT



//volume[(int)(x+N*(y+N*z))]=colour;             //THIS IS WRONG



x=x+xstep; y=y+ystep; z=z+zstep;


}


//fclose(fptr);


return 1;

};

//

// Calculates the rotations of the colimator pyramid around it's isocenter 

// Isocener is initially taken equal to (0,0,0) . Then translates to the right position

// We have three potential rotations  

//

//              INPUT

// isocenter  : isocenter of the pyramid

// Lsource    : distance of isocenter and source point (pyramid top)

// Lcolimator : distance of isocenter and colimator (pyramid base)

// L1, L2, L3, L4 : Colimator size coeficients

// ColimatorAngle , GantryAngle, BedAngle : Angles of succesive rotations about :

//    z-axis          y-axis      z-axis

//

//              OUTPUT

//       source    : pointer to source point (pyramid top)

//  c1, c2, c3, c4 : pointers to colimator points (pyramid base)

//

//

//  FindPyramid =  X X X  where X=0 or X=1 revealing which rotations took place

//                 1        Rotation about z-axis using ColimatorAngle

//                   1      Rotation about y-axis using GantryAngle

//                     1    Rotation about z-axis using BedAngle

//

int FindPyramid(point3D isocenter,float Lsource,float Lcolimator,float ColimatorAngle,float GantryAngle,float BedAngle,float L1,float L2,float L3,float L4,point3D* source,point3D* c1,point3D* c2,point3D* c3,point3D* c4)

{


int rotations=0;


float cosin,sinus;


point3D rotated; //Temporary point for calculation


//Initialize the source point


source->x = 0;  source->y = 0;  source->z = Lsource; 


//Initialize colimator points


c1->x = -L1;  c1->y = L2;   c1->z = -Lcolimator;


c2->x = L3;   c2->y = L2;   c2->z = -Lcolimator;


c3->x = L3;   c3->y = -L4;  c3->z = -Lcolimator;


c4->x = -L1;  c4->y = -L4;  c4->z = -Lcolimator;


if(ColimatorAngle!=0)


{



//Rotate Colimator about z-axis using ColimatorAngle


    //Simulating Colimator Rotation


    //Source point remains still : it is located on the z-axis, the axis of the rotation


    cosin=(float)(cos((double)ColimatorAngle));



sinus=(float)(sin((double)ColimatorAngle));



rotated.x = cosin*(c1->x) - sinus*(c1->y);


    rotated.y = sinus*(c1->x) + cosin*(c1->y);



c1->x=rotated.x; c1->y=rotated.y;



rotated.x =  cosin*(c2->x) - sinus*(c2->y);


    rotated.y =  sinus*(c2->x) + cosin*(c2->y);



c2->x=rotated.x; c2->y=rotated.y;



rotated.x =  cosin*(c3->x) - sinus*(c3->y);


    rotated.y =  sinus*(c3->x) + cosin*(c3->y);


    c3->x=rotated.x; c3->y=rotated.y;



rotated.x =  cosin*(c4->x) - sinus*(c4->y);


    rotated.y =  sinus*(c4->x) + cosin*(c4->y);



c4->x=rotated.x; c4->y=rotated.y;



rotations=rotations+100;


}


if(GantryAngle!=0)


{



//Rotate Colimator about y-axis using GantryAngle


    //Simulating Gantry Rotation


    cosin=(float)(cos((double)ColimatorAngle));



sinus=(float)(sin((double)ColimatorAngle));


    rotated.x =   cosin*(source->x) + sinus*(source->z);


    rotated.z = - sinus*(source->x) + cosin*(source->z);



source->x=rotated.x; source->z=rotated.z;



rotated.x =   cosin*(c1->x) + sinus*(c1->z);



rotated.z = - sinus*(c1->x) + cosin*(c1->z);



c1->x=rotated.x; c1->z=rotated.z;



rotated.x =   cosin*(c2->x) + sinus*(c2->z);

        rotated.z = - sinus*(c2->x) + cosin*(c2->z);



c2->x=rotated.x; c2->z=rotated.z;



rotated.x =   cosin*(c3->x) + sinus*(c3->z);



rotated.z = - sinus*(c3->x) + cosin*(c3->z);



c3->x=rotated.x; c3->z=rotated.z;



rotated.x =   cosin*(c4->x) + sinus*(c4->z);



rotated.z = - sinus*(c4->x) + cosin*(c4->z);



c4->x=rotated.x; c4->z=rotated.z;



rotations=rotations+10;




}


if(BedAngle!=0)


{



//Rotate Colimator about z-axis using BedAngle



//Simulating Bed Rotation



cosin=(float)(cos((double)ColimatorAngle));



sinus=(float)(sin((double)ColimatorAngle));



rotated.x =  cosin*(source->x) - sinus*(source->y);



rotated.y =  sinus*(source->x) + cosin*(source->y);



source->x=rotated.x; source->y=rotated.y;



rotated.x =  cosin*(c1->x) - sinus*(c1->y);



rotated.y =  sinus*(c1->x) + cosin*(c1->y);



c1->x=rotated.x; c1->y=rotated.y;



rotated.x =  cosin*(c2->x) - sinus*(c2->y);



rotated.y =  sinus*(c2->x) + cosin*(c2->y);



c2->x=rotated.x; c2->y=rotated.y;



rotated.x =  cosin*(c3->x) - sinus*(c3->y);



rotated.y =  sinus*(c3->x) + cosin*(c3->y);



c3->x=rotated.x; c3->y=rotated.y;



rotated.x =  cosin*(c4->x) - sinus*(c4->y);



rotated.y =  sinus*(c4->x) + cosin*(c4->y);



c4->x=rotated.x; c4->y=rotated.y;



rotations=rotations+1;




}


//Translation to the real coordinate system


source->x = source->x + isocenter.x;   source->y = source->y + isocenter.y;  source->z = source->z + isocenter.z;


c1->x = c1->x + isocenter.x;   c1->y = c1->y + isocenter.y;  c1->z = c1->z + isocenter.z;


c2->x = c2->x + isocenter.x;   c2->y = c2->y + isocenter.y;  c2->z = c2->z + isocenter.z;


c3->x = c3->x + isocenter.x;   c3->y = c3->y + isocenter.y;  c3->z = c3->z + isocenter.z;


c4->x = c4->x + isocenter.x;   c4->y = c4->y + isocenter.y;  c4->z = c4->z + isocenter.z;


return rotations;

};

//

//

//Driver program


//

//

void main()

{


FILE *fptr;


point3D *cutpoints;


point3D isocenter;


point3D *pyramid; //pyramid[0] : top    pyramid[1-4] : base


point3D point,basepoint,basestart,baseend;


short* volume;


boundaries bounds;


float distance;


int i,res;


float x,y,z,xcos,ycos,zcos;


float slowbasecosx,slowbasecosy,slowbasecosz;


float fastbasecosx,fastbasecosy,fastbasecosz;


int location;


//Create the volume


volume=(short*)malloc(N*N*SLICES*sizeof(short));


//Initialize the volume from input file


fptr=fopen("d:\\data\\baby_surface","rb");


fread(volume, sizeof(short), N*N*SLICES, fptr);// <--

    fclose(fptr);


//



//DEFINE THE BOUNDS OF THE PRISM OR THE VOLUME


bounds.x1 = 0;


bounds.y1 = 0;


bounds.z1 = 0;


bounds.x2 = N; 


bounds.y2 = N;


bounds.z2 = SLICES;


//Define isocenter


isocenter.x=110;


isocenter.y=110;


isocenter.z=110;


//create the pyramid


pyramid=(point3D*)malloc(6*sizeof(point3D));

   FindPyramid(isocenter , 320,     150 ,    (float)(3.14/4), (float)(3.14/4), (float)(3.14/4), 50, 50, 50, 50, pyramid, pyramid+1, pyramid+2, pyramid+3, pyramid+4);

            //(isocenter,Lsource,Lcolimator,   ColimatorAngle ,       GantryAngle ,         BedAngle,       L1, L2, L3, L4,  source,    c1,         c2,       c3,        c4 )

   printf("The source point is\n");

   printf("%.2f   %.2f   %.2f\n", pyramid[0].x, pyramid[0].y, pyramid[0].z);

   printf("\nAnd the collimator points are\n");

   printf("%.2f   %.2f   %.2f\n", pyramid[1].x, pyramid[1].y, pyramid[1].z);

   printf("%.2f   %.2f   %.2f\n", pyramid[2].x, pyramid[2].y, pyramid[2].z);

   printf("%.2f   %.2f   %.2f\n", pyramid[3].x, pyramid[3].y, pyramid[3].z);

   printf("%.2f   %.2f   %.2f\n", pyramid[4].x, pyramid[4].y, pyramid[4].z);


//


//TRAVERSE THE SURFACE OF THE BASE OF THE PYRAMID


//


//WE HAVE 3 DIRECTIVE COSINUSES   :   SLOW BASE COSINE   ,     FAST BASE COSINE  ,       COSINE


//


//BASESTART RUNS FROM PYRAMID[1] TO PYRAMID[4] INCREASING BY SLOWBASECOS   :  TRAVERSES THE EDGE OF THE BASE OF THE PYRAMID


// BASEEND  RUNS FROM PYRAMID[2] TO PYRAMID[3] INCREASING BY SLOWBASECOS   :  TRAVERSES THE EDGE OF THE BASE OF THE PYRAMID


//BASEPOINT RUNS FROM BASESTART  TO  BASEEND   INCREASING BY FASTBASECOS   :  TRAVERSES THE SURFACE OF THE BASE OF THE PYRAMID


//  POINT   RUNS FROM BASEPOINT  TO PYRAMID[0] INCREASING BY     COS       :  TRAVERSES THE VOLUME OF THE PYRAMID


//FINDING THE TWO CONSTANT COSINUSES


distance=(float)sqrt( (pyramid[4].x-pyramid[1].x)*(pyramid[4].x-pyramid[1].x) + (pyramid[4].y-pyramid[1].y)*(pyramid[4].y-pyramid[1].y) + (pyramid[4].z-pyramid[1].z)*(pyramid[4].z-pyramid[1].z));


slowbasecosx=( pyramid[4].x-pyramid[1].x ) / distance;


slowbasecosy=( pyramid[4].y-pyramid[1].y ) / distance;


slowbasecosz=( pyramid[4].z-pyramid[1].z ) / distance;


distance=(float)sqrt( (pyramid[1].x-pyramid[2].x)*(pyramid[1].x-pyramid[2].x) + (pyramid[1].y-pyramid[2].y)*(pyramid[1].y-pyramid[2].y) + (pyramid[1].z-pyramid[2].z)*(pyramid[1].z-pyramid[2].z));


fastbasecosx=( pyramid[2].x-pyramid[1].x ) / distance;


fastbasecosy=( pyramid[2].y-pyramid[1].y ) / distance;


fastbasecosz=( pyramid[2].z-pyramid[1].z ) / distance;


//INITIAISATION
OF POINTS


basestart.x = pyramid[1].x;    baseend.x = pyramid[2].x;


basestart.y = pyramid[1].y;    baseend.y = pyramid[2].y;


basestart.z = pyramid[1].z;    baseend.z = pyramid[2].z;



//


//BASESTART AND BASEEND MOVE HERE


//We only need to check one


while(   (  abs( (int)(basestart.z-pyramid[1].z) ) < abs( (int)( pyramid[1].z-pyramid[4].z ) )  )   || //count each distance of current basestart point 



     (  abs( (int)(basestart.y-pyramid[1].y) ) < abs( (int)( pyramid[1].y-pyramid[4].y ) )  )   || //and pyramid[1] and compare it to the 



     (  abs( (int)(basestart.x-pyramid[1].x) ) < abs( (int)( pyramid[1].x-pyramid[4].x ) )  )   )  //distance of pyramid[1] and pyramid[4] 


{



//INITIAISATION
OF POINTS



basepoint.x = basestart.x;



basepoint.y = basestart.y;



basepoint.z = basestart.z;



//



//BASEPOINT MOVES HERE



while(   (  abs( (int)(basestart.z-basepoint.z) ) < abs( (int)( basestart.z-baseend.z ) )  )   || //count each distance of current basepoint point 



         (  abs( (int)(basestart.y-basepoint.y) ) < abs( (int)( basestart.y-baseend.y ) )  )   || //and basestart and compare it to the 



         (  abs( (int)(basestart.x-basepoint.x) ) < abs( (int)( basestart.x-baseend.x ) )  )   )  //distance of basestart and baseend



{




//INITIAISATION
OF POINTS




point.x = basepoint.x;



    point.y = basepoint.y;



    point.z = basepoint.z;




//basepoint is between c1 and c2




//




//If (basepoint - c1)




//




//POINT MOVES HERE




while(   (  abs( (int)(point.z-basepoint.z) ) < abs( (int)( basepoint.z-pyramid[0].z ) )  )   || //count each distance of current point 



             (  abs( (int)(point.y-basepoint.y) ) < abs( (int)( basepoint.y-pyramid[0].y ) )  )   || //and basepoint and compare it to the 



             (  abs( (int)(point.x-basepoint.x) ) < abs( (int)( basepoint.x-pyramid[0].x ) )  )   )  //distance of basepoint and pyramid[0] (SOURCE)




{





//FIND COSINUS 





//The only cosinuses that change





distance=(float)sqrt( (pyramid[0].x-basepoint.x)*(pyramid[0].x-basepoint.x) + (pyramid[0].y-basepoint.y)*(pyramid[0].y-basepoint.y) + (pyramid[0].z-basepoint.z)*(pyramid[0].z-basepoint.z));





xcos=( pyramid[0].x - basepoint.x ) / distance;





ycos=( pyramid[0].y - basepoint.y ) / distance;





zcos=( pyramid[0].z - basepoint.z ) / distance;




    location=(int)point.x+N*( (int)point.y+N*(int)point.z );





//location=(int)(point.x+N*(point.y+N*point.z));





if ( (bounds.x1<point.x)&&(point.x<bounds.x2)&&






 (bounds.y1<point.y)&&(point.y<bounds.y2)&&






 (bounds.z1<point.z)&&(point.z<bounds.z2) ) 





     if ( volume[location] != 0 ) volume[location]=MAX_HU; 




   
point.x = point.x + xcos;





point.y = point.y + ycos;





point.z = point.z + zcos;





//printf("%.2f   %.2f   %.2f\n", point.x, point.y, point.z);




}




basepoint.x=basepoint.x+fastbasecosx; 




basepoint.y=basepoint.y+fastbasecosy;




basepoint.z=basepoint.z+fastbasecosz;



}



basestart.x=basestart.x+slowbasecosx;



basestart.y=basestart.y+slowbasecosy;



basestart.z=basestart.z+slowbasecosz;



baseend.x=baseend.x+slowbasecosx;



baseend.y=baseend.y+slowbasecosy;



baseend.z=baseend.z+slowbasecosz;


}


//

    //

    //PAINT THE PYRAMID INTO THE PRISM OR THE VOLUME

    //


//create a dummy node just for ease at the loop : pyramid[5]==pyramid[1]


pyramid[5].x=pyramid[1].x; pyramid[5].y=pyramid[1].y; pyramid[5].z=pyramid[1].z;


//


//create the points that pyramid cuts through the volume



cutpoints=(point3D*)malloc(2*sizeof(point3D));


//


//


//TRAVERSE THE 4 EDGES OF THE BASE OF THE PYRAMID


//DRAW IMAGINARY LINES TO THE SOURCE POINT


//IF LINES INSIDE THE VOLUME PAINT THEM


//


for (i=1;i<=4;i++)


{



//initialize (x,y,z) at pyramid[i] point



x=pyramid[i].x; y=pyramid[i].y; z=pyramid[i].z;



//distance of pyramid[i] and pyramid[i+1]



distance=(float)sqrt( (pyramid[i].x-pyramid[i+1].x)*(pyramid[i].x-pyramid[i+1].x) + (pyramid[i].y-pyramid[i+1].y)*(pyramid[i].y-pyramid[i+1].y) + (pyramid[i].z-pyramid[i+1].z)*(pyramid[i].z-pyramid[i+1].z));



//find cosinuses of base edge of pyramid with each axis


    xcos=(pyramid[i+1].x-pyramid[i].x)/distance;


    ycos=(pyramid[i+1].y-pyramid[i].y)/distance;


    zcos=(pyramid[i+1].z-pyramid[i].z)/distance;



//while (x,y,z) in current edge, ending where (x,y,z)=pyramid[i+1]



while(   (  abs( (int)(z-pyramid[i].z) ) < abs( (int)( pyramid[i+1].z-pyramid[i].z ) )  )   || //count each distance of current point(x,y,z) 



         (  abs( (int)(y-pyramid[i].y) ) < abs( (int)( pyramid[i+1].y-pyramid[i].y ) )  )   || //and pyramid[i] and compare it to each distance



         (  abs( (int)(x-pyramid[i].x) ) < abs( (int)( pyramid[i+1].x-pyramid[i].x ) )  )   )  //of of pyramid[i] and pyramid[i+1]



{




point.x=x; point.y=y; point.z=z;




res=FindCuttingPoints(pyramid[0],point,bounds,cutpoints); 




if (res==2)   { PaintLine(cutpoints[0],cutpoints[1],1,MAX_HU/20,volume); printf("0"); }




x=x+xcos;  y=y+ycos;  z=z+zcos;



}


}


printf("\nOK. Now writing to disk...\n");


//MOVE DATA FROM ARRAY TO FILE


fptr=fopen("d:\\data\\beam","wb");


fwrite(volume, sizeof(short), N*N*SLICES, fptr);  // ->


fclose(fptr);

}

	Π.5
ADD


#include <stdio.h>

#include <stdlib.h> 

#include <math.h>

#define N 256

#define SLICES 240

#define MIN_HU -1024

#define MAX_HU 3071

void main()

{


int i;


FILE *fptr;


short *volume1;


short *volume2;


//Create the volumes


volume1=(short*)malloc(N*N*SLICES*sizeof(short));


volume2=(short*)malloc(N*N*SLICES*sizeof(short));


//Initialize the volume1 from input file


fptr=fopen("d:\\data\\beam","rb");


fread(volume1, sizeof(short), N*N*SLICES, fptr);// <--

    fclose(fptr);


//Initialize the volume1 from input file


fptr=fopen("d:\\data\\selected","rb");


fread(volume2, sizeof(short), N*N*SLICES, fptr);// <--

    fclose(fptr);


for (i=0;i<SLICES*N*N;i++) volume1[i]=volume1[i]+volume2[i]; 


printf("OK. Now writing to disk...\n");


//MOVE DATA FROM ARRAY TO FILE


fptr=fopen("d:\\data\\final","wb");


fwrite(volume1, sizeof(short), N*N*SLICES, fptr);  // ->


fclose(fptr);

}
	Π.6
CREATE DATASET


#include <stdio.h>

#include <stdlib.h>

#define N 256

#define SLICES 240

#define MIN_HU -1024

#define MAX_HU 3071

typedef struct {


float x;


float y;


float z;

} point3D;

//Creates a prismatic dataset

//Uses 2 points as input to create the volume

void main()

{


FILE *fptr;


short* volume;


int i;


point3D p1,p2;


float x,y,z;

    //Create the volume


volume=(short*)malloc(N*N*SLICES*sizeof(short));


//Paint in black (initialize)


for (i=0; i<N*N*SLICES; i++) volume[i]=MIN_HU;


p1.x=50; 


p1.y=50; 


p1.z=50;


p2.x=200; 


p2.y=200; 


p2.z=200;


for (z=p1.z; z<p2.z; z++)



for (y=p1.y; y<p2.y; y++)




for (x=p1.x; x<p2.x; x++)




 volume[(int)(x+N*(y+N*z))]=MAX_HU;///300; 


printf("OK. Now writing to disk...\n");


//MOVE DATA FROM ARRAY TO FILE


fptr=fopen("d:\\data\\dataset","wb");


fwrite(volume, sizeof(short), N*N*SLICES, fptr);  // ->


fclose(fptr);

}

	Π.7
CREATE SELECTIONS


#include <stdio.h>

#include <stdlib.h>

#define N 256

#define SLICES 240

#define MIN_HU -1024

#define MAX_HU 3071

typedef struct {


float x;


float y;


float z;

} point3D;

//Creates 2 prismatic areas

//Uses 2 points as input for each one

void main()

{


FILE *fptr;


unsigned char* volume;


int i;


point3D p1,p2;


float x,y,z;

    //Create the volume


volume=(unsigned char*)malloc(N*N*SLICES*sizeof(unsigned char));


//Paint in black (initialize)


for (i=0; i<N*N*SLICES; i++) volume[i]=0;


//Create the first selection


p1.x=100; p1.y=100; p1.z=100;


p2.x=120; p2.y=120; p2.z=120;


for (z=p1.z; z<p2.z; z++)



for (y=p1.y; y<p2.y; y++)




for (x=p1.x; x<p2.x; x++)





volume[(int)(x+N*(y+N*z))]=1; 


//Create the second selection


p1.x=130; p1.y=130; p1.z=130;


p2.x=170; p2.y=170; p2.z=170;


for (z=p1.z; z<p2.z; z++)



for (y=p1.y; y<p2.y; y++)




for (x=p1.x; x<p2.x; x++)





volume[(int)(x+N*(y+N*z))]=1; 


printf("OK. Now writing to disk...\n");


//MOVE DATA FROM ARRAY TO FILE


fptr=fopen("d:\\data\\selections","wb");


fwrite(volume, sizeof(unsigned char), N*N*SLICES, fptr);  // ->


fclose(fptr);

}

	Π.8
MINMAX


#include <iostream.h>

#include <stdio.h>

#include <stdlib.h>

#include <time.h>

#define N 256

#define SLICES 240

void main()

{

   int i,x,y,z;

   short min=0;

   short max=0;

   FILE *fptr;

   short *volume;

   clock_t start,duration;

   //double elapsed_time;

   volume=(short*)malloc(N*N*SLICES*sizeof(short));


//read from input file  to data array

   fptr=fopen("d:\\data\\baby","rb");

   fread(volume, sizeof(short), N*N*SLICES, fptr); // <--

   cout << "Size of 3D-Data is " << N*N*SLICES << endl << endl;

   //There are two ways to access data:  1-D  and  3-D

   //1-D

   cout << "Accessing data using 1-D" << endl;

   start=clock();

   for (i=0;i<N*N*SLICES; i++)

   { if (min>volume[i]) min=volume[i]; 

     if (max<volume[i]) max=volume[i]; }

   duration=clock()-start;

   cout << "It took me "<< duration << endl;

   cout<< "min=" << min << "     max=" << max << endl << endl;

   //3-D

   cout << "Accessing data using 3-D" << endl;

   start=clock();

   for (z=0;z<SLICES;z++)

     for (y=0;y<N;y++)

       for (x=0;x<N;x++)



  { if ( min>(volume[x+N*(y+z*N)])) min=volume[x+N*(y+z*N)];

            if ( max<(volume[x+N*(y+z*N)])) max=volume[x+N*(y+z*N)]; }

   duration=clock()-start;

   cout << "It took me "<< duration << endl;

   cout<< "min=" << min << "     max=" << max << endl;

}

	Π.9
SHOWSLICE


#include <stdio.h>

#include <stdlib.h>

#include <math.h>

#define N 256

#define MIN_HU -1024

#define MAX_HU 3071

void main()

{


int i,slice;


double a,b,temp; // for the convertion


FILE *fptr;

    short *image,*volume;

    printf("Which slice you want to see?\n");


printf("Give me a positive, not very large integer :");


scanf("%d",&slice);

    image=(short*)malloc(N*N*sizeof(short));


    volume=(short*)malloc(N*N*slice*sizeof(short));


//Read from file to an array


fptr=fopen("d:\\data\\baby","rb");


fread(volume, sizeof(short), N*N*slice, fptr);


fread(image, sizeof(short), N*N, fptr);// <-


//Convert array from HU to 0-255


a=255.0/(MAX_HU-MIN_HU);  b=-a*MIN_HU;


printf("%f %f\n",a,b);


for (i=0;i<N*N;i++) image[i]=(short)( a *image[i] + b );


/*


{



if (image[i]<MIN_HU) image[i]=0; continue;



if (image[i]>MAX_HU) image[i]=255; continue;



image[i]=(short)( a *image[i] + b );


}


*/


//Write from array to file


fptr=fopen("d:\\data\\output.raw","wb");


fwrite(image, sizeof(short), N*N, fptr);  // ->


//Give instructions to user


printf("Use PHOTOSHOP to see d:\\data\\output.raw\n");


//free(fptr);


free(image);


free(volume);

}
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