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Περίληψη 

Η συγκεκριµένη διπλωµατική εργασία ασχολείται µε αλγορίθµους επεξεργασίας και 

ανάλυσης εικόνων υπερήχων B-Mode για βελτιστοποίηση της διάγνωσης της 

αθηροσκλήρωσης στην καρωτιδική αρτηρία.  Για τον σκοπό αυτό αναπτύχθηκε 

ολοκληρωµένο υπολογιστικό σύστηµα σε γραφικό περιβάλλον ως λογισµικό πακέτο, σε 

γλώσσα Visual C++ .NET. Το υπολογιστικό σύστηµα αυτό δέχεται ως είσοδο είτε εικόνες 

σε οποιοδήποτε από τα γνωστά format είτε αρχεία κατά το πρότυπο DICOM. Το σύστηµα 

αποτελείται από 4 υποµονάδες: την υποµονάδα προ-επεξεργασίας, την υποµονάδα 

ανάλυσης κίνησης, την υποµονάδα τµηµατοποίησης και την υποµονάδα ανάλυσης υφής. 

Κατά την προεπεξεργασία γίνεται κανονικοποίηση των εικόνων για την εξάλειψη θορύβου 

και για να είναι συγκρίσιµα τα αποτελέσµατα ανεξάρτητα από τον τρόπο λήψης των 

δεδοµένων. Στην ανάλυση κίνησης µέσω των αλγορίθµων block matching και optical flow 

γίνεται εκτίµηση της αξονικής και ακτινικής µετατόπισης του τοιχώµατος της καρωτίδας. Η 

τµηµατοποίηση ασχολείται µε τεχνικές ανίχνευσης περιγραµµάτων καρωτίδας είτε 

εγκάρσιας είτε διαµήκους τοµής . Στην ανάλυση υφής µέσω του υπολογισµού των 

στατιστικών πρώτης τάξης και της κλασµατικής διάστασης αναλύεται η υφή των υπο 

εξέταση περιοχών. Όλα τα παραπάνω δίνονται µέσω µιάς ιδιαίτερα φιλικής προς τον 

χρήστη διεπαφής προς την κατεύθυνση µίας αρχικής αποτίµησης των παραµέτρων που θα 

συντελέσουν στην υποστήριξη της διάγνωσης αθηροσκλήρωσης στην καρωτίδα.   

 

Λέξεις κλειδιά 

Υπολογιστικό ∆ιαγνωστικό Σύστηµα, Επεξεργασία και Ανάλυση Ιατρικής Εικόνας, 

Υπέρηχοι Β-σάρωσης, Αθηροσκλήρωση, Ανάλυση Κίνησης, Ανάλυση Υφής, 

Μετασχηµατισµός Hough, IMT,  Ανίχνευση Περιγραµµάτων 

 

 

 

 

 

 

 

 

 7



Abstract 

 

The present thesis deals with processing and analysis algorithms of B-mode ultrasound 

images for the optimization of diagnosis of carotid atherosclerosis.    It was developed an 

integrated computational software system in graphic environment written in language visual 

this C ++. This system has as inputs  or pictures in anyone from the known format or 

DICOM files. It contains 4 subunits: the subunit of pre-processing, the subunit of motion 

analysis, the subunit of segmentation and the subunit of texture analysis . During pre-

processing the pictures are normalized in order to remove noise and in order the results to be 

comparable regardless of their way of acquisition. In motion analysis the algorithms block 

matching and optical flow examine the axial and radial shift of carotid wall. Segmentation 

deals with techniques of detection of outlines of carotid in a traverse or longitudinal section. 

In texture analysis first class statistics  and fractal dimension are calculated in order to 

analyze the texture of image regions. All above characteristics are presented via a user 

friendly GUI in order to be easy the initial assessment of parameters that will contribute in 

the support of diagnosis of carotid atherosclerosis.    

 

Key Words   

Computer Aided Diagnostic System, Processing and Analysis of Medical Image, B-

Mode Ultrasound Images, Atherosclerosis, Motion Analysis, Texture Analysis, Hough 

Transform, IMT, Outline Detection 
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1 Εισαγωγή 

1.1 Απεικόνιση αγγείων και Επεξεργασία Ιατρικής Εικόνας 

Τα τελευταία χρόνια, η ιατρική απεικόνιση αποτελεί ένα πολύ ισχυρό εργαλείο στην 

εξέλιξη της ιατρικής διαδικασίας. Η ανάπτυξη της οφείλεται τόσο στην βελτίωση των 

απεικονιστικών συστηµάτων όσο και στην εξέλιξη της τεχνολογία υπολογιστών και την 

υπολογιστική ισχύ. Ένα από τα βασικά βήµατα στην ιατρική απεικόνιση σχετίζεται µε την 

τοµογραφική απεικόνιση, δηλαδή εικόνες από νοητές τοµές του ανθρώπινου σώµατος.  

Οι ιατρικές εικόνες είναι η απεικονίσεις µιας ανατοµικής δοµής του ανθρώπινου 

σώµατος σε ένα φιλµ ή µία οθόνη υπολογιστή. Πρόκειται για ένα δισδιάστατο ή 

τρισδιάστατο σήµα ανάλογα µε το αν η απεικόνιση θα είναι στο επίπεδο ή στον χώρο. Η 

αξία της ιατρικής εικόνας είναι αναµφίβολη τόσο στην υποβοήθηση διάγνωσης (εντοπισµός 

µορφής/διαστάσεων όγκων, στένωσης αρτηριών κλπ) όσο και στον σχεδιασµό θεραπείας 

(συγκέντρωση φαρµάκου στον ανθρώπινο οργανισµό, κατανόηση του τρόπου ανάρρωσης 

του κεντρικού νευρικού συστήµατος σε µετεγχειρητικό επίπεδο κλπ). Για να εξαχθεί η 

πληροφορία που εµπεριέχει µία ιατρική εικόνα είναι απαραίτητη η επεξεργασία της 

προκειµένου να εξαχθούν ασφαλή ιατρικά συµπεράσµατα. Η επεξεργασία των οπτικών 

πληροφοριών µιας ιατρικής εικόνας µε την βοήθεια υπολογιστικού συστήµατος ονοµάζεται 

ψηφιακή επεξεργασία ιατρικής εικόνας.  

Η ψηφιακή επεξεργασία εικόνας διακρίνεται σε κάποιες βασικές κατηγορίες, οι 

κυριότερες των οποίων είναι  

• Ανακατασκευή εικόνας από διάφορα απεικονιστικά συστήµατα (CT, PET, MRI και 

τοµογραφία υπερήχων)  

• Εξαγωγή χαρακτηριστικών από εικόνα  

• Αναγνώριση προτύπων (pattern recognition) 

• Kατάταξη (classification) ενός αντικειµένου σε µια κατηγορία προτύπων (class 

pattern), (πχ. εφαρµογή στην ταξινόµηση χρωµατοσωµάτων) 

Η χρήση του υπερήχου στη διάγνωση και την αξιολόγηση των αγγείων του 

ανθρώπινου σώµατος έχει αναπτυχθεί αρκετά τα τελευταία χρόνια. Λόγω της µη 

επεµβατικής φύσης και των συνεχών βελτιώσεών στην ποιότητα απεικόνισης, η απεικόνιση 

υπερήχου παίζει σηµαντικό ρόλο στην αξιολόγηση και το χαρακτηρισµό των καρωτιδικών 

πλακών . Το κύριο µειονέκτηµα του υπερήχου είναι ότι δεν λειτουργεί καλά παρουσία 

 10



κόκαλου ή αερίου, οπότε τότε χρειάζεται ένα υψηλό επίπεδο ικανότητας και στην 

απόκτηση και στην ερµηνεία εικόνας για να πραγµατοποιηθεί κλινική αξιολόγηση. Η 

κλασσική αγγειογραφία δεν µπορεί να δώσει τις αξιόπιστες πληροφορίες για τη διατοµική 

(cross-sectional) δοµή των αρτηριών. Αυτό την καθιστά µη αποτελεσµατική στην ακριβή 

αποτίµηση σχετικά µε δηµιουργία πλάκας κατά µήκος των τοιχωµάτων των αρτηριών. Εδώ 

και µερικά χρόνια, η απεικόνιση υπερήχου β-σάρωσης ή ο ενδοαγγειακός υπέρηχος (IVUS) 

χρησιµοποιούνται ευρέως για την απεικόνιση των καρωτιδικών πλακών και της 

αξιολόγησης των χαρακτηριστικών των πλακών που σχετίζονται µε την απαρχή των 

καρδιακών και νευρολογικών συµπτωµάτων. 

1.2 Αθηροσκλήρωση 

Η αθηροσκλήρωση είναι µια ασθένεια των µεγάλου και µεσαίου µεγέθους αρτηριών 

που χαρακτηρίζεται από την σταδιακή συσσώρευση λιπιδίων, πρωτεϊνών και 

χοληστερινούχων εστέρων, η οποία οδηγεί σε σηµαντική µείωση της ροής του αίµατος. Η 

αθηροσκλήρωση µπορεί να εµφανιστεί σε διάφορα σηµεία του σώµατος όπως την 

στεφανιαία αρτηρία, την επιφανειακή µηριαία αρτηρία, την νεφρική αορτή και τις αρτηρίες 

της καρωτίδας στην περιοχή της κοινής διακλάδωσης (βλ. Σχήµα 1-1).  

 

Σχήµα 1-1: Το σύστηµα της καρωτίδας 
 

Στο Σχήµα 1-1 φαίνεται το σύστηµα της καρωτίδας, το οποίο βρίσκεται στο λαιµό και 

περιέχει την κοινή αρτηρία (common carotid artery - CCA), η οποία διακλαδίζεται στην 

εσωτερική αρτηρία (internal carotid artery - ICA) και την εξωτερική (ECA - external 
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carotid artery). Η εσωτερική αρτηρία παρέχει αίµα στις εσωτερικές δοµές του εγκεφάλου. 

Επίσης παρέχει αίµα στους βολβούς των µατιών στα αυτιά και το εξωτερικό της µύτης. 

Αντίθετα η εξωτερική αρτηρία παρέχει αίµα στο εξωτερικό µέρος του κρανίου. Η 

καρωτιδική πλάκα ορίζεται ως ένα τοπικό πύκνωµα που περιλαµβάνει το εσωτερικό 

(intima) και το µεσαίο (media) στρώµα του βολβού, την εσωτερική καρωτίδα, την 

εξωτερική καρωτίδα ή τις κοινές µηριαίες αρτηρίες.  

Ο σχηµατισµός αθηρωµατικής πλάκας (βλ. Σχήµα 1-2 α,β), αρχικά προκαλεί βαθµιαία 

µια διεύρυνση του αγγείου µε λίγη ή καθόλου συµπίεση της κοιλότητας. Ο κίνδυνος 

καρδιακής προσβολής αυξάνει ανάλογα µε τον βαθµό καρωτιδικής στένωσης (η στένωση 

της αρτηρίας προκαλείται από την πλάκα (βλ. Σχήµα 1-2).  

 

 

Σχήµα 1-2: Τοµή καρωτιδικής αρτηρίας µε παρεµβολή (αριστερά) και πλάκα (δεξία) 

 

Ο βαθµός στένωσης της εσωτερικής αρτηρίας της καρωτίδας είναι το µόνο καλά 

διατυπωµένο µέτρο που χρησιµοποιείται για την εκτίµηση της πιθανότητας καρδιακής 

προσβολής και είναι ουσιαστικά το κυριότερο κριτήριο για το κατά πόσο είναι 

ενδεδειγµένη ή όχι µια επέµβαση καθαρισµού αρτηρίας. Έτσι όλο και περισσότερο γίνεται 

αποδεκτό ότι οι µετρήσεις του πάχους της καρωτιδικής αρτηριακής πλάκας µπορούν να 

χρησιµεύσουν ως πρώιµες ενδείξεις εµφάνισης καρδιαγγειακών παθήσεων όπως το 

καρδιακό έµφραγµα και το εγκεφαλικό επεισόδιο. 

Ένα εγκεφαλικό επεισόδιο συνήθως συµβαίνει όταν η παροχή αίµατος σε µέρη του 

εγκεφάλου ξαφνικά διακόπτεται ή εµποδίζεται (ισχαιµικό επεισόδιο). Τα ισχαιµικά 

επεισόδια προκαλούνται από αρτηριακή στένωση για το περίπου 75% των επεισοδίων. 

Όταν υπάρχει εµπόδιση από την σταδιακή ανάπτυξη λιπωδών σωµάτων τότε αναφερόµαστε 
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σε αθηροσκλήρωση. Η αθηροσκλήρωση αλλάζει τις µηχανικές ιδιότητες των αγγειακών 

τοιχωµάτων προκαλώντας ανάπτυξη πλάκας και κάνοντάς τα κάνει περισσότερο άκαµπτα. 

Η πλάκα συσσωρεύεται στο εσωτερικό µέρος των αγγείων του αίµατος και έχει ως 

αποτέλεσµα την στένωση και την µη κανονική λειτουργία της αρτηρίας (βλ. Σχήµα 

1-3(α)(β)).  

 

 
(α)                (β) 

Σχήµα 1-3: (α)Εγκάρσια τοµή καρωτιδικής αρτηρίας µε πλάκα 

                (β) σταθερή και µη σταθερή πλάκα 
 

Στην περίπτωση της στένωσης µίας στεφανιαίας αρτηρίας που επέρχεται αργά και 

προοδευτικά σε διάσηµα εβδοµάδων, µηνών ή ετών, αναπτύσσονται παράπλευρα αγγεία. 

Αυτά είναι πιθανό να παρέχουν ικανή ποσότητα αίµατος στο µυοκάρδιο, αποτρέποντας ή 

ελαττώνοντας την έκταση της βλάβης του. Τα παράπλευρα αγγεία δηµιουργούνται µεταξύ 

κλάδων των αποφραγµένων και µη αποφραγµένων αρτηριών. Αυτά προέρχονται από 

προϋπάρχοντα µικρά αγγεία που υφίστανται αλλαγές αντιδρώντας πιθανώς στην 

καταπόνηση του τοιχώµατος και σε χηµικούς παράγοντες προερχόµενους από τους ιστούς. 

Η απόφαση για θεραπεία της στένωσης της καρωτιδικής αρτηρίας δεν είναι πάντοτε 

απλή. Τα δυνητικά οφέλη της επέµβασης πρέπει να αντισταθµίζονται µε τον κίνδυνο που 

ελλοχεύει η χειρουργική επέµβαση. Ο βαθµός της στένωσης της αρτηρίας της καρωτίδας, 

το πάχος του εσωτερικού µέσου (intima-media thickness - IMT), το οποίο είναι και το 

πάχος των αρτηριακών τοιχωµάτων (Σχήµα 1-2) και η παρουσία ή απουσία συµπτωµάτων 

είναι σηµαντικοί παράγοντες που πρέπει να ληφθούν υπόψη για τη λήψη της απόφασης. 

Τελικά µετρήσεις του IMT είναι οι καλύτεροι παράγοντες πρόβλεψης του κινδύνου από 

κάθε άλλο συνδυασµό συµβατικών παραγόντων.  
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Πρόσφατες έρευνες που εµπλέκουν την αθηρωµατική πλάκα ως τον υπεύθυνο 

µηχανισµό για την ανάπτυξη εγκεφαλοαγγειακών παθήσεων έχουν οδηγήσει στην ανάπτυξη 

διαφόρων µεθόδων όπως η αγγειογραφία, η θροµβολυτική θεραπεία, η µοριακή βιολογία 

και οι υπέρηχοι υψηλής ανάλυσης. 

1.3 Απεικόνιση Υπερήχων 

1.3.1 Βασικές αρχές 

Οι υπέρηχοι είναι διαµήκη κύµατα που δηµιουργούνται από την διάδοση µηχανικών 

ταλαντώσεων σε ένα µέσο (βλ. Σχήµα 1-4). Η ταλάντωση διαδίδεται κατά την διεύθυνση 

του κύµατος αλλά συνολικά δεν υπάρχει µετατόπιση σωµατιδίων ούτε µεταφορά µάζας, 

αλλά µόνο µεταφορά ενέργειας.  

 

Σχήµα 1-4: ∆ιάδοση συνεχών και παλµικών ηχητικών δονήσεων στον χώρο 
 

 

Οι ήχοι ανάλογα µε τη συχνότητά τους f διακρίνονται σε 

• υπόηχους (f<20Hz) 

• ακουστούς ήχους (20Hz<f<20ΚHz) 

• υπέρηχους (f>20ΚHz) 

 

Οι διαγνωστικοί υπέρηχοι έχουν συχνότητες που κυµαίνονται µεταξύ 1 έως 100 MHz 

ενώ στη µικροσκοπία υπερήχων χρησιµοποιούνται συχνότητες µέχρι 200 MHz για εξέταση 

δοµών µέσα στα κύτταρα. Σηµειώνεται ότι από την µέχρι σήµερα γνώση δεν υπάρχει 
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ένδειξη κινδύνου για τον εξεταστή ή τον ασθενή από την χρήση υπερήχων ως διαγνωστικής 

µεθόδου. 

 

1.3.2 Χαρακτηριστικά υπερήχων 

Τα χαρακτηριστικά ενός υπέρηχου µπορούν να περιγραφούν ως συνάρτηση των 

παραµέτρων µήκος κύµατος (λ), περίοδος (Τ), συχνότητα (f), ταχύτητα, ισχύς (P), 

ένταση (I).  

- Το µήκος κύµατος (λ) είναι η απόσταση µεταξύ δύο διαδοχικών χαµηλών ή υψηλών 

µετώπων πίεσης του ηχητικού κύµατος (στο διάστηµα της οποίας επιτυγχάνεται ένας 

κύκλος).  

- Η περίοδος (Τ) είναι ο χρόνος στον οποίο πραγµατοποιείται ένας κύκλος. 

- Η συχνότητα (f) είναι ο αριθµός των κύκλων στην µονάδα του χρόνου.  

- Η ταχύτητα διάδοσης της ηχητικής διαταραχής δίδεται από τον τύπο : 

1

o

c
ρ κ

=
 

  όπου ρο είναι η µέση πυκνότητα και κ είναι η αδιαβατική συµπιεστότητα. 

Επίσης η ταχύτητα διάδοσης σχετίζεται µε το µήκος κύµατος λ και την συχνότητα f 

βάσει της θεµελιώδους εξίσωσης της κυµατικής 

fc ⋅= λ  

 

- Η ισχύς υπερήχου (P) είναι ο ρυθµός ροής ενέργειας κατά µήκος µιάς επιφάνειας 

διατοµής.  

 

- Η ένταση (I) υπερήχου είναι η µέση τιµή της ροής της ενέργειας που διαπερνά µια 

µοναδιαία επιφάνεια στη µονάδα του χρόνου. ∆ίνεται από τον τύπο  

∫=⋅=
T

t
pudt

T
upI

0

1  

όπου p η ακουστική πίεση και u η σωµατιδιακή ταχύτητα του µέσου. 

 

Άλλο πολύ χρήσιµο µέγεθος για τους υπερήχων είναι η ακουστική εµπέδηση Ζ, που 

ορίζεται ως ο λόγος της ακουστικής πίεσης σε ένα σηµείο του µέσου διάδοσης προς τη 

ταχύτητα του σωµατιδίου στο ίδιο σηµείο. ∆ίνεται από τον τύπο: 
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Z = ρc 

όπου ρ η πυκνότητα του µέσου και c η ταχύτητα του κύµατος. 

Από την παραπάνω σχέση φαίνεται ότι η ακουστική εµπέδηση εξαρτάται µόνο από τις 

µηχανικές ιδιότητες του µέσου και όχι από την συχνότητα του ηχητικού κύµατος. Η 

ακουστική εµπέδηση είναι ένα µέτρο της αντίστασης του µέσου κατά την διάδοση 

υπερήχων διαµέσου αυτού. 

Στον πίνακα φαίνονται οι ταχύτητες διάδοσης, οι ακουστικές εµπεδήσεις καθώς και οι 

εξασθενίσεις για διάφορα υλικά µέσα του σώµατος  

 

Πίνακας 1-1 :Ηχητικές ιδιότητες για υλικά µέσα του σώµατος 

Υλικό Μέσο 
Ταχύτητα 

διάδοσης (m/sec) 

Ακουστική Εµπέδηση 

(106 kgr/m.sec) 

Εξασθένιση 

(dB/cm για 

1MHz) 

Αέρας 330 0,0004 12 

Νερό 1480 1,48 0,002 

Λίπος 1450 1,38 0,63 

Αίµα 1570 1,61 0,18 

Μαλακοί Ιστοί 1540 1,63 0,70 

Μύες 1580 1,70 1,3-3,3 

Οστά 4080 7,80 15,00 

 

 

1.3.3 Αλληλεπίδραση υπερήχων µε βιολογικούς ιστούς  

Οι υπέρηχοι αλληλεπιδρούν µε τους βιολογικούς ιστούς µε ποικίλους τρόπους και τα 

αποτελέσµατα αυτών των αλληλεπιδράσεων καθορίζουν τον τύπο των ηχητικών κυµάτων 

που καταγράφονται για διάγνωση. Στις αλληλεπιδράσεις αυτές περιλαµβάνονται φαινόµενα 

ανάκλασης, σκέδασης, απόσβεσης, παρεµβολής, απόκλισης και απορρόφησης. Με 

εξαίρεση την παρεµβολή, η οποία µπορεί να αυξήσει ή να µειώσει την ένταση του παλµού, 

σε όλες τις υπόλοιπες αλληλεπιδράσεις η ένταση του παλµού µειώνεται. Το φαινόµενο αυτό 

καλείται εξασθένηση.  
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1.3.3.1 Εξασθένηση υπερήχων 

Η εξασθένηση της έντασης του ηχητικού παλµού µειώνεται µε αύξηση του βάθους 

διείσδυσης µέσω του τύπου : 
x

oeII µ−=  
όπου Ι : η ένταση του υπέρηχου στο υπό εξέταση σηµείο  

   Ιο: η αρχική ένταση (ένταση στον µετατροπέα) 

   x : η απόσταση που διανύει ο παλµός  

   µ : ο συντελεστής εξασθένησης.  

 

Ο συντελεστής εξασθένησης µ εξαρτάται από το υλικό του ιστού, οπότε για 

διαφορετικά υλικά έχουµε διαφορετικό ποσοστό εξασθένησης της έντασης του παλµού 

(όπως φαίνεται και στον Πίνακας 1-1). 

Επίσης, η εξασθένηση του παλµού εξαρτάται από τη συχνότητα του κύµατος. Όσο 

µεγαλύτερη είναι η συχνότητα του υπερηχητικού κύµατος τόσο µεγαλύτερη είναι η 

εξασθένηση που αυτό υφίσταται και µικρότερο το βάθος διείσδυσης. Έτσι, στην πράξη οι 

υψηλές συχνότητες χρησιµοποιούνται για επιφανειακά όργανα και οι χαµηλές συχνότητες 

για πιο εσωτερικά όργανα. 

 

1.3.3.2 Ανάκλαση και διάθλαση υπερήχων 

Στις πιο σηµαντικές αλληλεπιδράσεις µεταξύ διαγνωστικών υπερήχων και βιολογικών 

ιστών περιλαµβάνονται η ανάκλαση και η σκέδαση. Όταν το ακουστικό κύµα προσπίπτει 

στη διαχωριστική επιφάνεια δύο υλικών µέσων διαφορετικής διαπερατότητας, όπως 

φαίνεται στο Σχήµα 1-5, τότε είναι δυνατόν να υφίσταται ανάκλαση, διάθλάση ή σκέδαση. 

Ο συντελεστής ανάκλασης πλάτους RA, δηλαδή το ποσοστό του πλάτους (ή της 

ενέργειας) της προσπίπτουσας δέσµης που ανακλάται δίνεται από τον τύπο:  

 

ti

ti
A ZZ

ZZR
θθ
θθ

coscos
coscos

12

12

+
−

=  

όπου Ζ1 και Ζ2 οι ακουστικές εµπεδήσεις των δύο µέσων 
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Σχήµα 1-5: Ανάκλαση και διάθλαση ενός υπερηχητικού κύµατος 

 

Το προσπίπτων κύµα δηµιουργεί επίσης και ένα διαθλώµενο κύµα που συνεχίζει να 

διαδίδεται µέσα στο µέσο. Ο συντελεστής διάθλασης για αυτό το κύµα δίνεται από τον 

τύπο: 

ti

i
A ZZ

ZT
θθ

θ
coscos

cos2

12

2

+
=  

Όπως φαίνεται από τους παραπάνω τύπους οι συντελεστές ανάκλασης και διάδοσης 

εξαρτώνται αποκλειστικά από τις ακουστικές εµπεδήσεις των επιµέρους µέσων και από τις 

γωνίες πρόσπτωσης.  

 

1.3.3.3 Σκέδαση υπερήχων 

Η σκέδαση συµβαίνει όταν ένας παλµός υπέρηχου προσπίπτει σε επιφάνειες µε 

διαστάσεις µικρότερες από το µήκος κύµατος του υπέρηχου. Τότε κάθε µεµονωµένη 

διεπιφάνεια λειτουργεί σαν νέα, ξεχωριστή πηγή ήχου, ενώ ο ήχος ανακλάται προς όλες τις 

κατευθύνσεις, ενώ µόνο ένα µικρό µέρος της δέσµης των ήχων οπισθοσκεδάζεται µε 

κατεύθυνση τον εκποµπό των ήχων. 
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Σχήµα 1-6: Ανάκλαση στα επίπεδα Α,Β και σκέδαση στα επίπεδα C,D 
 

Ανοµοιογένεια της υπερηχογραφικής εικόνας στο παρέγχυµα των οργάνων του 

σώµατος είναι αποτέλεσµα του φαινοµένου αυτού. Στη σκέδαση οφείλουµε τη δυνατότητα 

απεικόνισης της εσωτερικής υφής των οργάνων. 

Είναι φανερό ότι, αν η χαρακτηριστική ακουστική αντίσταση των δύο µέσων είναι 

ίδια, τα φαινόµενα της ανάκλασης και της σκέδασης απουσιάζουν. Αντίθετα, όσο 

µεγαλύτερη είναι η διαφορά της ακουστικής αντίστασης των δύο µέσων, ανάλογο είναι και 

το ποσό της ανάκλασης και της σκέδασης των ήχων. Έτσι, στη διαγνωστική υπερηχογραφία 

έχουµε µεγάλη ανάκλαση και σκέδαση στις περιοχές στις οποίες µαλακός ιστός εφάπτεται 

µε κόκαλο ή αέρα. 

 

1.3.4 Συστήµατα Υπερηχογραφικής Aπεικόνισης 

Τα υπερηχογραφικά συστήµατα τα οποία χρησιµοποιούνται σήµερα, είναι 

πραγµατικού χρόνου (real time). 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. 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 ειδική κρέµα (coupling gel). Κρατώντας τον 

µετατροπέα (κεφαλή) ακίνητο στην επιφάνεια του δέρµατος, η σάρωση του υπό εξέταση 

οργάνου γίνεται αυτόµατα. Στα συστήµατα αυτά η σάρωση γίνεται µε δύο τρόπους, 

µηχανικά ή ηλεκτρονικά. 
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Η µηχανική σάρωση επιτυγχάνεται µε την βοήθεια ενός ή περισσοτέρων 

κρυστάλλων, οι οποίοι σαρώνουν τη περιοχή ενδιαφέροντος κινούµενοι µηχανικά. Η 

µηχανική κίνηση των κρυστάλλων µπορεί να είναι:  

1. στροφική κίνηση 

2. στροφική ταλάντωση  

3. στροφική ταλάντωση κατόπτρου.  

Σήµερα τα νέα συστήµατα υπερήχων δεν χρησιµοποιούν την τεχνική της µηχανικής 

σάρωσης, αλλά χρησιµοποιούν την τεχνική της ηλεκτρονικής σάρωσης και για τον λόγο 

αυτό θα ασχοληθούµε µόνο µε την περιγραφή των συστηµάτων ηλεκτρονικής σάρωσης. 

Η ηλεκτρονική σάρωση επιτυγχάνεται µε τη βοήθεια διάταξης κρυστάλλων 

(µεταλλακτών). Στα σηµερινά µηχανήµατα υπερήχων ηλεκτρονικής σάρωσης ο αριθµός 

των κρυστάλλων ξεπερνάει τους 100. Η διάταξη των κρυστάλλων µπορεί να είναι 

γραµµική ή κατοπτρική. 

Στη γραµµική διάταξη διακρίνονται δύο κατηγορίες. Η απλή όπου µεγάλος αριθµός 

κρυστάλλων τοποθετούνται ο ένας δίπλα στον άλλο και διεγείρονται κατά οµάδες, από το 

ένα άκρο της διάταξης µέχρι το άλλο µε αποτέλεσµα το κύµα των υπερήχων σαρώνει 

ταχύτατα την περιοχή ενδιαφέροντος για την παράγωγή υπερηχογραφικής εικόνας, και η 

διάταξη φάσης όπου η διέγερση των κρυστάλλων γίνεται µε κατάλληλη χρονική 

καθυστέρηση. Με τον τρόπο αυτόν επιτυγχάνεται ηλεκτρονικά ο προσανατολισµός του 

υπερηχητικού πεδίου και της εστιακής απόστασης. Τα πλεονεκτήµατα των διατάξεων 

φάσης είναι το µικρό µέγεθος της επιφάνειας εκποµπής και το µεγάλο εύρος του πεδίου 

σάρωσης. Στην απεικόνιση των πλέον περιφερικών αγγείων χρησιµοποιούνται συνήθως οι 

γραµµικοί µετατροπείς. 

 

   
(α)                (β) 

Σχήµα 1-7: (α) Ηχοβολέας ηλεκτρονικής σάρωσης µε απλή γραµµική διάταξη 
κρυστάλλων 

          (β) Ηχοβολέας ηλεκτρονικής σάρωσης µε γραµµική διάταξη φάσης 
 

 20



 

Οι εικόνες που παράγουν οι παραπάνω ηχοβολείς φαίνονται στο Σχήµα 1-8 και στο 

Σχήµα 1-9. 

 

 

Σχήµα 1-8: Υπερηχογραφική εικόνα που παράγεται από ηχοβολέα ηλεκτρονικής 
σάρωσης µε απλή γραµµική διάταξη κρυστάλλων 

 

Σχήµα 1-9: Υπερηχογραφική εικόνα που παράγεται από ηχοβολέα ηλεκτρονικής 
σάρωσης µε γραµµική διάταξη φάσης 

 

Η κατοπτρική διάταξη έχει τις ίδιες αρχές λειτουργίας µε αυτές των γραµµικών, 

αλλά οι κρύσταλλοι είναι τοποθετηµένοι ο ένας δίπλα στον άλλο σε διάταξη κυρτού 

κάτοπτρου. Το πλεονέκτηµα σε αυτή την περίπτωση είναι το µεγάλο πεδίο σάρωσης οπότε 

οι µετατροπείς αυτοί χρησιµοποιούνται συνήθως στην απεικόνιση µεγάλων οργάνων και 

στη γυναικολογία. 
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Σχήµα 1-10: Ηχοβολέας ηλεκτρονικής σάρωσης µε διάταξη υπό µορφή κάτοπτρου 
 

Η απεικόνιση που παράγεται µε κατοπτρική διάταξη έχει τη µορφή που φαίνεται στο Σχήµα 

1-11. 

 

Σχήµα 1-11: Υπερηχογραφική εικόνα ληφθείσα µε κατοπτρική διάταξη  

 

1.3.4.1 Απεικόνιση µε υπερήχους 

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. H 

απόσταση d οποιασδήποτε επιφάνειας από ένα υπερηχητικό ποµποδέκτη, µπορεί να 

υπολογιστεί µε βάση την ταχύτητα του ήχου στο µέσο διάδοσης και το χρόνου που 

µεσολαβεί µεταξύ εκποµπής ενός υπερηχητικού σήµατος και της λήψης της ανάκλαση του: 

*
2

c td =
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Εδώ θα πρέπει να τονισθεί ότι ο ρυθµός λήψης των δεδοµένων ανάκλασης 

περιορίζεται από την ταχύτητα διάδοσης των υπερήχων. Για παράδειγµα στην περίπτωση 

κατά την οποία εξετάζεται όργανο του ανθρώπινου σώµατος σε βάθος 150 mm, ο χρόνος 

τον οποίο χρειάζεται ο ήχος για να διανύσει την απόσταση αυτή και πίσω (300 mm), είναι 

περίπου 200 µsec. Αυτό αντιστοιχεί σε συχνότητα παλµικής εκποµπής (pulse repetition 

frequency) KHz. Εάν η συχνότητα η οποία χρησιµοποιείται είναι µεγαλύτερη, τότε ανα-

κλώµενα κύµατα από επιφανειακά όργανα µπορεί να λαµβάνονται ταυτόχρονα µε 

ανακλώµενα κύµατα από βαθύτερα όργανα, µε τελικό αποτέλεσµα µη ευανάγνωστη 

υπερηχογραφική εικόνα. Γνωρίζοντας ότι ο ρυθµός σάρωσης ισούται µε τη συχνότητα 

παλµικής εκποµπής δια του αριθµού των γραµµών εκποµπής, τότε ο ρυθµός σάρωσης για 

ηχοβολέα 100 γραµµών ισούται µε 50 ανά δευτερόλεπτο. Καθαρή εικόνα δηµιουργείται για 

ρυθµούς σάρωσης µεγαλύτερους από 15 ανά δευτερόλεπτο. Στην περίπτωση κατά την 

οποία στην κλινική πράξη είναι αναγκαίοι χαµηλότεροι ρυθµοί, τότε χρησιµοποιείται 

ηλεκτρονική αποθήκευση των εικόνων µε σκοπό την βελτιστοποίηση της ποιότητας τους. 

 

1.3.4.2 Πλευρική – Αξονική ανάλυση Ευκρίνεια εικόνας 

Η ποιότητα της υπερηχογραφικής εικόνας καθορίζεται κυρία από δύο παράγοντες: 

1. τη χωρική διακριτική ικανότητα (spatial resolution). 

2. την ένταση του σήµατος (signal strength). 

Η ικανότητα διάκρισης ήχων οι οποίοι προέρχονται από δύο γειτονικές ανατοµικές 

δοµές, αναφέρεται ως χωρική διακριτική ικανότητα του συστήµατος την οποία συνθέτουν η 

αξονική (axial resolution) και η εγκάρσια (lateral resolution) διακριτική ικανότητα. Ως 

αξονική διακριτική ικανότητα ορίζεται η ικανότητα διάκρισης δύο ξεχωριστών δοµών, οι 

οποίες ευρίσκονται σε διαφορετικό βάθος κατά µήκος της διάδοσης της δέσµης των 

υπερήχων και εκφράζεται ως η µικρότερη δυνατή απόσταση στην οποία µπορούν να 

απεικονισθούν ευκρινώς οι δύο αυτές δοµές. Ως εγκάρσια διακριτική ικανότητα ορίζεται 

η ελάχιστη απόσταση την οποία µπορούν να έχουν µεταξύ των δύο διαφορετικές δοµές, στο 

ίδιο βάθος, ώστε να διακρίνονται και οι δύο καθαρά. 

Στην υπερηχογραφική απεικόνιση δύο-διαστάσεων B-Mode και σε µερικά συστήµατα 

Doppler, η χωρική διακριτική ικανότητα παίζει σηµαντικό ρόλο στην επιλογή της 

συχνότητας εκποµπής των υπερήχων. Η χωρική διακριτική ικανότητα επηρεάζεται από το 

εύρος της δέσµης των υπερήχων, καθώς επίσης και από το µήκος του παλµού των 

υπερήχων στην περίπτωση της παλµικής εκποµπής. Όσο µικρότερα είναι τα µεγέθη αυτά, 
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τόσο µεγαλύτερη ευκρίνεια έχει το υπερηχογραφικό σύστηµα. Επίσης όσο µεγαλύτερη 

συχνότητα χρησιµοποιούµε τόσο µικρότερο είναι το µήκος παλµού και το εύρος της δέσµης 

των υπερήχων. Από την άλλη µεριά όµως η χρησιµοποίηση εκποµπής υψηλής συχνότητας, 

συνοδεύεται από αυξηµένη εξασθένηση του κύµατος, καθώς αυτό διαδίδεται κατά µήκος 

των ιστών του σώµατος. Έτσι, υψηλές συχνότητες, της τάξεως π.χ, των 5-7.5 MHz, 

χρησιµοποιούνται για την απεικόνιση επιφανειακών οργάνων όπως τα περιφερικά αγγεία, 

µε διακριτική ικανότητα µικρότερη του 1mm. Εξ' αιτίας της αυξηµένης εξασθένησης του 

κύµατος στην µελέτη των εν τω βάθει οργάνων, χρησιµοποιούνται χαµηλές συχνότητες, της 

τάξεως των 2-4 MHz. Είναι φανερό ότι η χωρική διακριτική ικανότητα είναι καλύτερη στα 

επιφανειακά όργανα σε σχέση µε τα εν τω βάθει. 

Η ένταση των κυµάτων τα οποία σκεδάζονται σε µικρά σωµατίδια, όπως τα ερυθρά 

αιµοσφαίρια, αυξάνεται ανάλογα µε τη συχνότητα στην 4η δύναµη. Αν λοιπόν 

χρησιµοποιήσουµε υψηλή συχνότητα εκποµπής, µε σκοπό την αύξηση της σκέδασης από τα 

ερυθρά αιµοσφαίρια και την λήψη δυνατότερου σήµατος, θα έχουµε ταυτόχρονα µεγάλου 

βαθµού εξασθένηση του σήµατος, αφού η εξασθένηση είναι ανάλογη της συχνότητας 

εκποµπής των υπερήχων. Επιλέγοντας λοιπόν την κατάλληλη συχνότητα εκποµπής, 

υπεισέρχονται πολλοί παράγοντες, αλλά συνήθως επιλέγουµε, ανάλογα µε το βάθος του 

υπο µελέτη οργάνου[1].  

 

1.3.5 Μέθοδοι απεικόνισης υπέρηχων 

 ∆ιακρίνουµε 4 µεθόδους απεικόνισης υπερήχων, τις: A-mode , M-mode και B-mode 

και Doppler.  

1.3.5.1 Μέθοδος απεικόνισης A-mode 

Η A-mode είναι η απλούστερη µορφή ανίχνευσης στόχων µε υπερήχους η οποία στην 

ουσία χρησιµοποιεί παραγόµενα κύµατα και καταγράφει τα πλάτη των κυµάτων που 

επιστρέφουν και τα οποία αποκαλούνται αντηχήσεις. Αυτή η µέθοδος λαµβάνει χώρα και 

στις διατάξεις των sonar, ενώ κάτι παρόµοιο συµβαίνει µε τα radar. Το σύστηµα αυτό 

χρησιµοποιεί ένα ρολόι που παράγει παλµούς οι οποίοι τροφοδοτούν ένα ποµπό 

ηλεκτρικών παλµών. Επίσης υπάρχει ο µετατροπέας καθώς και ο εξισορροπιστής χρονικής 

ενίσχυσης T.G.C. (Time Gain Compensator), ο οποίος χρησιµοποιείται για το λόγο ότι το 

σήµα εξασθενεί σε σχέση µε το βάθος. Αυτό έχει ως αποτέλεσµα ένας ισχυρός στόχος σε 
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µεγαλύτερο βάθος να προκαλεί µικρότερη αντήχηση από ένα λιγότερο ανακλαστικό που 

βρίσκεται σε µικρότερο βάθος, µε αποτέλεσµα να λαµβάνουµε λανθασµένα αποτελέσµατα. 

Έτσι µε το TGC ενισχύονται ουσιαστικά τα ασθενέστερα σήµατα. Τέλος το ίδιο σύστηµα 

χρησιµοποιεί ένα δέκτη και ενισχυτή καθώς και ο αποδιαµορφωτής που ανορθώνει το 

λαµβανόµενο σήµα και κρατάει τη περιβάλλουσα. 

 

1.3.5.2 Μέθοδος απεικόνισης M-mode 

Το πλεονέκτηµα της µεθόδου αυτής είναι ότι µπορούµε να επιτύχουµε την απεικόνιση 

κινούµενων δοµών των σωµάτων. Η ανάλυση αυτή προέρχεται από το συνδυασµό της 

διαµόρφωσης κατά φωτεινότητα µε ταυτόχρονη διαδοχική µετατόπιση του ίχνους του 

παλµογράφου κατά την κατακόρυφη διεύθυνση. Αυτό επιτυγχάνεται µε την εφαρµογή µιας 

κλιµακωτής τάσης στον κατακόρυφο άξονα Y του παλµογράφου όπου κάθε βήµα προς τα 

κάτω αρχίζει µε τον παλµό διέγερσης. Επιπρόσθετα χρησιµοποιείται ένας παλµογράφος µε 

µνήµη ή ένα ψηφιακό σύστηµα µνήµης ώστε όλες οι γραµµές να παραµένουν στην οθόνη 

ώσπου να σαρωθεί ολόκληρη η οθόνη. Έτσι οι αντηχήσεις των κινούµενων δοµών 

παριστάνονται συναρτήσει του χρόνου. Η M-mode δεν αποτελεί κάποιο είδος εικόνας, µιας 

και δεν είναι δισδιάστατη εικόνα αλλά µε την αναπαράσταση ενός µονοδιάστατου σήµατος 

σε συναρτήσει µε το χρόνο. Εδώ η µια συνάρτηση είναι το βάθος και η άλλη ο χρόνος 

,ωστόσο δίνεται η αίσθηση της κίνησης. 

 

Σχήµα 1-12: Α και Μ Mode 
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1.3.5.3 Μέθοδος απεικόνισης B-mode 

H B-mode είναι µία µέθοδος µε δισδιάστατη απεικόνιση. Αν θεωρήσουµε την 

περίπτωση της ανίχνευσης ενός οργάνου χρησιµοποιώντας ένα κρύσταλλο, τότε το πρώτο 

παλµικό κύµα στέλνεται προς την διεύθυνση του πάνω µέρους του οργάνου, ενώ επίσης 

υποτίθεται ότι διαθέτουµε την τεχνολογία ώστε να διατηρούµε τις αντίστοιχες φωτεινότητες 

στην οθόνη. ∆ιαδοχικοί παλµοί παράγονται µε ταυτόχρονη µετακίνηση του µετατροπέα 

κατά κλάσµα της απόστασης προς τα κάτω. Συµπεραίνουµε ότι µια τέτοιου είδους 

βηµατική κίνηση στον κάθετο άξονα µας επιτρέπει να ανιχνεύσουµε πλέον ένα επίπεδο και 

στην ουσία προσθέτει µια δεύτερη συνιστώσα εκτός του χρόνου. Έτσι ο ένας άξονας 

παριστά το βάθος ενώ ο άλλος την απόσταση, κάθετα στην διεύθυνση διάδοσης της δέσµης. 

Με δισδιάστατο ανιχνευτικό ορίζοντα µπορούµε να αναπαράγουµε το όργανο στην οθόνη 

µας µε τις φωτεινές περιοχές να ανταποκρίνονται στις ανακλαστικές του δοµές. Η µέθοδος 

αυτή ονοµάζεται γραµµική B-scan απεικόνιση. 

Ένα άλλος τρόπος της ίδιας µεθόδου βασίζεται στην ταλάντωση του µετατροπέα σε 

ένα επίπεδο γύρω από το σηµείο επαφής του µε τον ιστό. Η µέθοδος αυτή ονοµάζεται 

τµηµατική απεικόνιση τύπου B-scan. 

 

 

Σχήµα 1-13: Β Mode 

 

Η απεικόνιση αυτού του τύπου αφορά ακίνητους στόχους ωστόσο µε επανάληψη της 

ανίχνευσης της τάξης των 25-30 κύκλων ανά sec (frames).Έτσι κινούµενα όργανα µπορούν 

να παρασταθούν σαν δυναµικά εναλλασσόµενες εικόνες.  
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1.3.5.4 Μέθοδος απεικόνισης 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 (Σχήµα 1-14). 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 [3].  
 

 
Σχήµα 1-14: Φαινόµενο Doppler : Όταν η πηγή κυµάτων κινείται ως 

προς τους παρατηρητές, αυτοί παρατηρούν µετατόπιση της συχνότητας 

των εκπεµπόµενων κυµάτων. Έτσι, όταν πλησιάζει τους παρατηρητές, η 

πηγή, φαίνεται να εκπέµπει πιο «πυκνά» κύµατα, δηλαδή µε µεγαλύτερη 

συχνότητα (Μετατόπιση προς το κυανό - Blueshift). Αντίθετα, όταν 

αποµακρύνεται από τους παρατηρητές αυτοί παρατηρούν πιο «αραιά» 

κύµατα (Μετατόπιση προς το ερυθρό - Redshift). 
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Η κύρια εφαρµογή της απεικόνισης υπερήχων 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. Η 

µετατόπιση συχνότητας χρησιµοποιείται για το χρωµατισµό των εικόνων υποδεικνύοντας 

την κατεύθυνση της ροής. ∆υσχέρειες 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 και τον προσδιορισµό του φύλλου τους. 

1.4  Σκοπός της εργασίας 

Η παρούσα διπλωµατική εργασία αφορά στην σχεδίαση και ανάπτυξη ενός 

ολοκληρωµένου συστήµατος ανάλυσης ιατρικών εικόνων. Βασικός στόχος είναι η παροχή 

εργαλείων επεξεργασίας ιατρικής εικόνας µέσω ενός φιλικού περιβάλλοντος στον 

ειδικευµένο ιατρό, που θα επιτρέψουν την αποτελεσµατικότερη ανάλυση των 

απεικονιστικών δεδοµένων του ασθενούς. Στο πλαίσιο της εργασίας, πραγµατοποιήθηκε 

εφαρµογή του ολοκληρωµένου συστήµατος σε εικόνες υπερήχων β-σάρωσης της 

καρωτίδας µε σκοπό την υποβοήθηση της διάγνωσης της αθηροσκλήρωσης. Το 

προτεινόµενο σύστηµα µπορεί να χρησιµοποιηθεί για την ανάλυση δεδοµένων που 

προέρχονται από διάφορες απεικονιστικές τεχνικές τόσο σε ερευνητικές δραστηριότητες 

όσο και στην κλινική πράξη. 

 Πιο συγκεκριµένα το προτεινόµενο σύστηµα ανάλυσης εικόνων επιτρέπει την 

προεπεξεργασία των απεικονιστικών δεδοµένων, την κατάτµηση περιοχών ενδιαφέροντος, 

την εκτίµηση της κίνησης του τοιχώµατος και του περιβάλλοντος ιστού από ακολουθίες 

ιατρικών εικόνων και την εκτίµηση της υφής για συγκεκριµένες περιοχές ενδιαφέροντος. 

Στις ενότητες που ακολουθούν παρουσιάζονται θέµατα που αφορούν στις µεθόδους που 

υλοποιεί το σύστηµα, στη σχεδίαση και στη λειτουργικότητα του συστήµατος. Τέλος 

παρατίθενται αποτελέσµατα ανάλυσης εικόνων και ακολουθιών υπερήχων β-σάρωσης της 

καρωτίδας.
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2 Συστήµατα ανάλυσης ιατρικών εικόνων 

2.1 Εισαγωγή 

Η ανάπτυξη της ιατρικής σε συνδυασµό µε τα τεχνολογικά επιτεύγµατα δηµιουργούν 

τις προϋποθέσεις για διαρκή βελτίωση τόσο σε ποιότητα ιατρικών υπηρεσιών όσο και σε 

ακρίβεια, αποτελεσµατικότητα και χαµηλό κόστος. Η αρχική γραµµή πλεύσης της ιατρικής 

ήταν να γίνουν κατανοητοί οι µηχανισµοί των ασθενειών και να παραχθούν νέες θεραπείες 

χωρίς να δίνεται ιδιαίτερο βάρος στην αποτελεσµατικότητα των νέων θεραπειών ή την 

εφαρµογή τους. Αυτό είχε ως συνέπεια πολλές νέες µεθοδολογίες να χρειαστούν αρκετό 

καιρό για να γίνουν µέρος της καθηµερινής ιατρικής πρακτικής ενώ αντίθετα ατελέσφορες 

µέθοδοι συνεχίζονταν να χρησιµοποιούνται για µεγάλο χρονικό διάστηµα. ∆ηλαδή η 

ιατρική ήταν για πολύ καιρό αποτέλεσµα στηριζόµενο σε εµπειρική σκέψη (opinion-based) 

παρά στηριζόµενο σε επιστηµονικές αποδείξεις (evidence-based) [7].  

 

Αυτό το κενό ήρθε να καλύψει η επιστήµη που υποβοηθήθηκε και από την εκρηκτική 

ανάπτυξη της πληροφορικής. Ο συνδυασµός της ιατρικής µε την πληροφορική δηµιούργησε 

έναν νέο κλάδο ο οποίος ονοµάστηκε Βιοϊατρική Πληροφορική. Ανάµεσα στους τοµείς της, 

αυτός που ασχολείται αποκλειστικά µε ασθενείς ονοµάστηκε Ιατρική Πληροφορική (Σχήµα 

2-1). 
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Σχήµα 2-1: Κλάδοι πληροφορικής και βιοιατρικής πληροφορικής 
 

 

Η Ιατρική Πληροφορική  ορίζεται ως ο επιστηµονικός τοµέας που  εξετάζει την 

αποθήκευση, την ανάκτηση και την βέλτιστη χρήση της βιοϊατρικής πληροφορίας, 

δεδοµένων και γνώσης για την επίλυση προβληµάτων και την λήψη αποφάσεων [7].  

Όµως πέρα από την εισαγωγή των υπολογιστικών τεχνικών στην ιατρική, γρήγορα 

δηµιουργήθηκε η ανάγκη να εισαχθεί «ευφυΐα» στα υπολογιστικά αυτά συστήµατα. Η 

«ευφυΐα» αυτή προέρχονταν από µεθόδους Τεχνητής Νοηµοσύνης οπότε δηµιουργήθηκε 

ένα υποπεδίο που ονοµάστηκε Ιατρική Τεχνητή Νοηµοσύνη (ΙΤΝ). Ο ορισµός της ΙΤΝ 

είναι ο εξής 

«Η ΙΤΝ σχετίζεται µε την ανάπτυξη προγραµµάτων Τεχνητής Νοηµοσύνης που 

πραγµατοποιούν  διάγνωση και υποβάλλουν συστάσεις θεραπείας. Αντίθετα µε τις ιατρικές 

εφαρµογές βασίζονται σε τυπικές µεθοδολογίες προγραµµατισµού, όπως οι καθαρώς 

στατιστικές και πιθανολογικές τεχνικές, η ΙΤΝ βασίζεται σε συµβολικά µοντέλα οντοτήτων 

ασθενειών και της σχέσης τους µε τις παραµέτρους εξεταζόµενων και τις κλινικές 

ενδείξεις.» [7]. 

Γενικά, τα επίπεδα εφαρµογής υπολογιστών στην ιατρική φαίνονται στο Σχήµα 2-2. 
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Σχήµα 2-2: Επίπεδα εφαρµογής Η/Υ στην ιατρική 
 

 

2.2 Βασικές αρχές 

Τα τελευταία χρόνια, έχουν υλοποιηθεί διάφορα  Συστήµατα Υποβοήθησης 

∆ιάγνωσης  ΣΥ∆ προκειµένου να αντιµετωπίσουν µέρος, από την πλειάδα, των 

διαγνωστικών προβληµάτων. Τα περισσότερα από αυτά αφορούν σε βιοσήµατα, όπως 

ηλεκτροκαρδιογράφηµα (ΗΚΓ), ηλεκτροεγκεφαλογράφηµα (ΗΕΓ), κ.λπ. ή σε εικόνες από 
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διάφορα απεικονιστικά συστήµατα, όπως ακτινογραφία, µαγνητική ή αξονική τοµογραφία, 

υπερηχοτοµογραφία κ.λπ. 

Η αρχική προσπάθεια δηµιουργίας Συστηµάτων Υποβοήθησης ∆ιάγνωσης (ΣΥ∆) 

έγινε στα µέσα τις δεκαετίας του ’50 όπου οι υλοποιήσεις ήταν σχετικά απλές µε απλούς 

κανόνες παραγωγής [8] και πλαίσια αποφάσεων (frames) [9]. 

 Ωστόσο συστηµατική έρευνα γύρω από αυτό έγινε την δεκαετία του ’70 όπου 

χρησιµοποιήθηκαν έµπειρα συστήµατα. Τα έµπειρα συστήµατα αναπαριστούν την ιατρική 

γνώση µε κανόνες παραγωγής  «εάν … τότε» µέχρι να εξαχθεί το τελικό συµπέρασµα. 

Τέτοια συστήµατα αντιµετωπίζουν  προβλήµατα στο να διατηρούν κανόνες πάνω από λίγες 

χιλιάδες καθώς η πολυπλοκότητα τους αυξάνεται δραµατικά. Επίσης δεν αντιµετωπίζουν µε 

αποτελεσµατικότητα την αβεβαιότητα που ενδεχοµένως να υπάρχει στα δεδοµένα. Αυτοί οι 

λόγοι οδήγησαν τα έµπειρα συστήµατα στο να περιοριστούν σε µικρό εύρος εφαρµογών.  

Αργότερα ακολούθησαν ΣΥ∆ βασισµένα σε πιθανότητες όπου γινόταν στατιστική 

ανάλυση δεδοµένων και ΣΥ∆ στηριζόµενα στον κανόνα του Bayes [10] όπου στηρίζονταν 

σε υπό συνθήκη πιθανότητες. Τα συστήµατα αυτά αναπαριστούσαν το πρόβληµα µε φυσικό 

τρόπο και χειρίζονταν την αβεβαιότητα µε συνοχή. Παρόλα αυτά είχαν το µειονέκτηµα ότι 

ήταν απαραίτητη η γνώση των πιθανοτήτων  εφαρµογής των δεδοµένων για να 

δηµιουργηθεί το σύστηµα. Η πραγµατική καινοτοµία έγινε όταν αναπτύχθηκαν ΣΥ∆ µε 

τεχνητά νευρωνικά δίκτυα [11]. Τα συστήµατα αυτά είναι σε θέση να προσαρµόζονται στα 

εκάστοτε δεδοµένα και να µαθαίνουν από καινούργια δεδοµένα. Έχουν δηλαδή την 

δυνατότητα να αυτοβελτιώνονται. Μία άλλη τεχνολογία που αναπτύχθηκε είναι η εξόρυξη 

δεδοµένων (data mining) όπου µπορεί να αντιµετωπίσει µεγάλες ποσότητες δεδοµένων 

(data warehouse) και να βρει την κρυµµένη ενυπάρχουσα πληροφορία σε αυτά, δηλαδή 

συγκεκριµένες τάσεις ή ανωµαλίες.  

Γενικά, τα ΣΥ∆ αποσκοπούν στη βελτίωση της ικανότητας ανίχνευσης 

παθολογικών ευρηµάτων σε ιατρικές εξετάσεις αλλά και στην υποβοήθηση της 

αξιολόγησης παθολογικών ευρηµάτων κατά τη διαγνωστική διαδικασία. Βέβαια η τελική 

διάγνωση είναι µια πολύπλοκη διαδικασία η οποία εξαρτάται κυρίως από την εµπειρία του 

ιατρού που λαµβάνει υπόψη του τα δεδοµένα από το υπολογιστικό σύστηµα και την κλινική 

εικόνα του ασθενή για την τελική του απόφαση. 
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2.3 Αρχιτεκτονική 

Η τυπική δοµή ενός υπολογιστικού συστήµατος υποβοήθησης διάγνωσης µε 

ανάλύση ιατρικών εικόνων φαίνεται στο σχήµα   

 

Σχήµα 2-3: Αρχιτεκτονική συστήµατος ανάλυσης ιατρικής εικόνας 
 

 
 

Όπως φαίνεται και από το σχήµα το σύστηµα ανάλυσης ιατρικής εικόνας αποτελείται 

από τις υποµονάδες προεπεξεργασίας δεδοµένων, τµηµατοποίησης / επιλογής περιοχών 

ενδιαφέροντος, ανάλυσης /εξαγωγής χαρακτηριστικών 

 

2.3.1 Υποµονάδα προεπεξεργασίας δεδοµένων 

Η υποµονάδα προεπεξεργασίας έχει ως σκοπό τη βελτίωση της ποιότητας των 

δεδοµένων που στην περίπτωση εικόνων έγκειται στην αποθορυβοποίηση (εφαρµογή 

φίλτρων µέσης τιµής, ενδιάµεσης τιµής κ.λπ.), την κανονικοποίηση, την 

επαναδειγµατοληψία (γραµµική παρεµβολή, παρεµβολή µε χρήση splines κ.λπ.) και την 

ενίσχυση της αντίθεσης (εξισορρόπηση ιστογράµµατος, χρήση µετασχηµατισµού 

κυµατιδίου κ.λπ.). 

2.3.2 Υποµονάδα τµηµατοποίησης / επιλογής περιοχών ενδιαφέροντος  

Η υποµονάδα τµηµατοποίησης / επιλογής περιοχών ενδιαφέροντος έχει σκοπό τον 

εντοπισµό πιθανών παθολογικών ευρηµάτων. Στην περίπτωση ιατρικών εικόνων 
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εντοπίζονται οι περιοχές της εικόνας µου παρουσιάζουν ιατρικό ενδιαφέρον (π.χ. στένωση 

αρτηρίας) ή αντιστοιχούν σε βλάβη (π.χ όγκο, κύστη κ.λπ.).  

Ο ορισµός περιοχών ενδιαφέροντος µπορεί να γίνει  είτε µε χρήση αυτόµατων 

µεθοδολογιών είτε να επιλεγούν από τον χρήστη (όπως στην συγκεκριµένη εργασία) µε 

κατάλληλες τεχνικές ψηφιακής επεξεργασίας εικόνων.  

 

2.3.3 Υποµονάδα ανάλυσης /εξαγωγής χαρακτηριστικών 

Η υποµονάδα αυτή χρησιµοποιείται για να εξάγει ένα σύνολο (διάνυσµα) ποσοτικών 

δεικτών (χαρακτηριστικά µεγέθη)  ύστερα από κατάλληλη επεξεργασία των δεδοµένων του 

ασθενή (βιοσηµάτων, απεικονιστικών και άλλων εργαστηριακών εξετάσεων, ιστορικού). 

Τα χαρακτηριστικά αυτά µεγέθη είναι αντιπροσωπευτικά των δεδοµένων και θα 

χρησιµοποιηθούν στην παραπέρα ανάλυση. Η ανάλυση έχει ως στόχο την αποτίµηση αυτών 

των χαρακτηριστικών για την εξαγωγή ιατρικών συµπερασµάτων. 
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3 Μέθοδοι ανάλυσης εικόνων υπερήχων β-σάρωσης 

3.1 Προεπεξεργασία δεδοµένων 

Οι ιατρικές εικόνες περιέχουν συνήθως υψίσυχνο θόρυβο, που οφείλεται σε εξωγενή 

φαινόµενα κατά την εξέταση του ασθενούς (π.χ. ηλεκτροµαγνητικά πεδία στο χώρο, κίνηση 

ασθενούς, αναπνοή) ή/και θόρυβο κατά την επεξεργασία και αποθήκευση των 

αποτελεσµάτων. (π.χ. θόρυβος εξαιτίας του συστήµατος δειγµατοληψίας ή εξαιτίας του 

καναλιού µετάδοσης). Ο θόρυβος αυτός είναι ανεπιθύµητος και απαιτείται η αφαίρεσή του, 

χωρίς όµως την απώλεια σηµαντικής ανατοµικής ή λειτουργικής πληροφορίας που 

εµπεριέχεται στην εικόνα. Για τη µείωση του θορύβου, την εξοµάλυνση και γενικά τη 

βελτίωση της ποιότητας της εικόνας χρησιµοποιούνται τεχνικές που αποσκοπούν στην 

παραγωγή εικόνας καταλληλότερης από την αρχική για µια συγκεκριµένη εφαρµογή. Εκτός 

από τα παραπάνω γίνεται φανερό ότι υπεισέρχονται και άλλοι παράµετροι που έχουν να 

κάνουν µε την ίδια την διαδικασία λήψης των ιατρικών εικόνων. Παράγοντες όπως ο 

χειριστής του µηχανήµατος, διαφορετικές ρυθµίσεις επί µέρους χαρακτηριστικών ή ακόµη 

και διαφορετικές τεχνολογίες ανάµεσα στους κατασκευαστές των µηχανηµάτων 

δηµιουργούν περιορισµούς στην δυνατότητα σύγκρισης αποτελεσµάτων άρα και στην 

εξαγωγή γενικών συµπερασµάτων από την µελέτη οµοειδών εικόνων.  

Για την περίπτωση των υπερήχων β-σάρωσης της καρωτιδικής αρτηρίας επιλέχθηκε 

να εφαρµοστεί η µέθοδος της γραµµικής παρεµβολής η οποία βασίζεται στις ιδιότητες δυο 

βασικών και άµεσα αναγνωρίσιµων περιοχών της εικόνας µιας καρωτιδικής αρτηρίας. Αυτή 

του αίµατος και αυτή του έξω χιτώνα (adventitia) (Σχήµα 1-2). Θεωρώντας ότι το median 

του επιπέδου του γκρι (greyscale median - GSM) για κάθε µια από τις δυο περιπτώσεις, 

στην εικόνα που θα προκύψει µετά την επεξεργασία, θα πρέπει να βρίσκεται αυστηρά σε 

µια καθορισµένη περιοχή αρκεί να εντοπίσουµε τις παρούσες τιµές των δυο GSM (αίµα και 

adventitia). Στη συνέχεια αφού ορίσουµε τις αντίστοιχες τιµές στην τελική προκύπτουν τα 

δυο σηµεία αναφοράς ώστε να οριστεί η γραµµική συνάρτηση της παρεµβολής (Σχήµα 

3-1). Με βάση αυτή την συνάρτηση ανακατανέµονται τα επίπεδα του γκρι για την τελική 

εικόνα. 
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Επεξεργασµένη 
      εικόνα 

Ya  
 
 
 
 
 
 
Yb 

blood              adventitia           αρχική 
GSM GSM          εικόνα

 

Σχήµα 3-1 Γραµµική παρεµβολή 

3.2 Κατάτµηση 

Συνίσταται στη διαίρεση της εικόνας σε περιοχές που αντιστοιχούν στις δοµικές 

µονάδες της για την καλύτερη ανάλυσή τους µέσω ταξινόµησης και διαχωρισµού των 

διαφορετικών ιστών που απεικονίζονται µε σκοπό: 

α) τη βελτίωση της καλύτερης απεικόνισης περιοχών, 

β) την έµφαση σε συγκεκριµένα χαρακτηριστικά της εικόνας, που είναι χρήσιµα για 

ανίχνευση, εκτίµηση, κατάταξη και αναγνώριση δισδιάστατων περιοχών. 

γ) τη χρησιµοποίηση µετασχηµατισµών (πχ. µετατόπισης, περιστροφής) για καλύτερη 

απεικόνιση και στη συνέχεια εκτίµηση του αντικειµένου. 

Οι κυριότεροι αλγόριθµοι κατάτµησης µονοχρωµατικών εικόνων βασίζονται σε µια 

από τις δύο βασικές ιδιότητες των τιµών των επιπέδων γκρίζου: την ασυνέχεια, και την 

οµοιότητα. Στην πρώτη κατηγορία τεχνικών, η προσέγγιση βασίζεται στη διαµέριση της 

εικόνας µε βάση απότοµες αλλαγές στα επίπεδα του γκρίζου. Η πιο ενδιαφέρουσα τεχνική 

αυτής της κατηγορίας αναφέρεται στην ανίχνευση ακµών της εικόνας. Οι κυριότερες 

προσεγγίσεις στη δεύτερη κατηγορία τεχνικών βασίζονται σε τεχνικές κατωφλίωσης, 

ανάπτυξης περιοχών, διαχωρισµού και συνένωσης περιοχών. 

3.2.1 Ανίχνευση Ακµών 

Οι ακµές είναι από τα πιο βασικά χαρακτηριστικά της ιατρικής εικόνας. Παρά τη 

θεµελιώδη σηµασία τους στην ψηφιακή επεξεργασία και ανάλυση εικόνας, δεν υπάρχει 

ακόµη ακριβής και ευρέως αποδεκτός µαθηµατικός ορισµός της ακµής. Αυτό το γεγονός 
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εξηγείται από την πολυπλοκότητα του περιεχοµένου της εικόνας και από την παρεµβολή 

µηχανισµών όρασης υψηλού επιπέδου στην ανθρώπινη αντίληψη του ορίου ενός 

αντικειµένου. Στα επόµενα, θα θεωρήσουµε σαν ακµή (ή περίγραµµα) το σύνορο µεταξύ 

δύο οµογενών περιοχών µιας εικόνας που έχουν διαφορετικές εντάσεις φωτεινότητας. 

Αυτός ο ορισµός σηµαίνει ότι η ακµή είναι µια τοπική µεταβολή της φωτεινότητας (αλλά 

όχι αναγκαστικά και αντιστρόφως).  

Στη βιβλιογραφία έχουν προταθεί διάφορες τεχνικές ανίχνευσης ακµών 

[28],[29],[30]. Μπορούν να οµαδοποιηθούν σε δύο κατηγορίες:  

α) Τοπικές τεχνικές, που χρησιµοποιούν τελεστές που δρουν σε τοπικές γειτονιές 

της εικόνας και  

β) Καθολικές τεχνικές, που χρησιµοποιούν καθολική πληροφορία από όλη την 

εικόνα και µεθόδους φιλτραρίσµατος για την εξαγωγή πληροφοριών για τις ακµές.  

 Μια ευρύτατα χρησιµοποιούµενη µέθοδος ανίχνευσης ακµών βασίζεται στη χρήση 

της κλίσης της εικόνας που υπολογίζεται µε τη βοήθεια των µερικών παραγώγων πρώτης 

τάξης σε κάθε θέση στοιχείου εικόνας. Η κλίση (gradient) της εικόνας  δίνεται από 

τη σχέση:  

( yxf ,∇ )

( ) [ T
yx
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ff
y
f

x
fyxf =⎥

⎦

⎤
⎢
⎣

⎡
∂
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∂
∂

∆∇ , ]   (3.1) 

και παρέχει χρήσιµη πληροφορία για τις τοπικές µεταβολές της φωτεινότητας. Το πλάτος:  

( ) ( ) ( )yxfyxfyxe yx ,,, 22 +=  (3.2) 

µπορεί επίσης να χρησιµοποιηθεί σαν ανιχνευτής ακµών. Εναλλακτικά, µπορεί να 

χρησιµοποιηθεί το άθροισµα των απολύτων τιµών των µερικών παραγώγων fx, fy:  

( ) ( ) ( )yxfyxfyxe yx ,,, 22 +=  (3.3) 

  

για υπολογιστική απλότητα. Η διεύθυνση µιας τοπικής ακµής µπορεί να περιγραφεί 

από τη γωνία διεύθυνσης:  
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Εκτίµηση της κλίσης µπορεί να επιτευχθεί µε χρήση τελεστών κλίσης της µορφής:  

⎪
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=

xwf

xwf
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y
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2

1

)
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    (3.5) 

  

όπου x είναι το διάνυσµα που περιέχει τα στίγµατα σε µια τοπική γειτονιά της 

εικόνας. Τα διανύσµατα βαρών w1, w2 περιγράφονται από µάσκες κλίσης. Παραδείγµατα 

τέτοιων µασκών είναι αυτά που προέρχονται από τους ανιχνευτές ακµών Prewitt και Sobel.  
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• Sobel   (κατεύθυνση x),     (κατεύθυνση y) 
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Άρα οι ,  στην (3.5) είναι βασικά δισδιάστατες γραµµικές συνελίξεις µε 

πυρήνες 3x3. Οι τελεστές Sobel παρέχουν το πλεονέκτηµα της ταυτόχρονης διαφόρισης 

και εξοµάλυνσης. Επειδή οι παράγωγοι ενισχύουν το θόρυβο, η εξοµάλυνση που 

επιτυγχάνεται µε χρήση των τελεστών Sobel είναι ιδιαίτερα σηµαντική. Καλύτερα 

χαρακτηριστικά θορύβου µπορούν να επιτευχθούν χρησιµοποιώντας µεγαλύτερες 

γειτονιές, γεγονός που συνεπάγεται µεγαλύτερη υπολογιστική προσπάθεια. Παρόλα αυτά, 

µεγάλες γειτονιές τείνουν να προκαλούν θάµπωµα των ακµών. 

xf yf

Οι µέθοδοι αυτές βασίζονται στην παρατήρηση ότι στην περιοχή των ορίων των 

αντικειµένων, το πλάτος της κλίσης της έντασης των χρωµατικών πυκνοτήτων έχει πολύ 

υψηλότερη τιµή από ό,τι µακριά από τα όρια. Κατά συνέπεια, το σύνολο των στοιχείων 

ενός οργάνου στα οποία το πλάτος της κλίσης έχει σηµαντική τιµή, αναπαριστούν το 

σύνολο των στοιχείων του ζητούµενου περιγράµµατος του οργάνου. 

Μια άλλη προσέγγιση στην ανίχνευση ακµών είναι η χρήση του τελεστή Laplace, 

που ορίζεται συναρτήσει των µερικών παραγώγων δεύτερης τάξεως της  ως προς x 

και y:  

( yxf , )

( ) 2

2

2

2
2 ,

y
f

x
fyxf

∂
∂

+
∂
∂

=∇   (3.6) 
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Οι παράγωγοι πρώτης τάξεως έχουν τοπικά µέγιστα ή ελάχιστα στις ακµές της 

εικόνας, εξαιτίας των µεγάλων τοπικών µεταβολών της φωτεινότητας. Ως εκ τούτου, οι 

παράγωγοι δεύτερης τάξεως έχουν µηδενισµούς (δηλαδή µεταβάσεις από θετικές σε 

αρνητικές τιµές και αντιστρόφως) στις περιοχές των ακµών. Έτσι µια προσέγγιση στην 

ανίχνευση ακµών είναι να εκτιµήσουµε την έξοδο του τελεστή Laplace και να βρούµε τα 

σηµεία µηδενισµού. Η διαφόριση όµως είναι µια υψιπερατή πράξη. Η διαφόριση δεύτερης 

τάξεως τείνει να αυξήσει το θόρυβο της εικόνας. Συνεπώς, ο τελεστής Laplace δηµιουργεί 

αρκετές εσφαλµένες ακµές, ιδιαίτερα σε περιοχές που η µεταβλητότητα της εικόνας είναι 

µικρή, επειδή µικρές διαταραχές της φωτεινότητας (θόρυβος) τείνουν να προκαλέσουν 

εσφαλµένους µηδενισµούς. Στη συγκεκριµένη περίπτωση η αρχική χρήση του ανιχνευτή 

Sobel κρίθηκε ιδιαίτερα αποτελεσµατική οπότε δεν εξετάστηκε άλλη µέθοδος. 

Ο ανιχνευτής ακµών Sobel παράγει σαν έξοδο µια εικόνα τόνων του γκρι e(k,l). 

Κάθε στίγµα αυτής της εικόνας έχει ως τιµή την έξοδο του ανιχνευτή ακµών στο αντίστοιχο 

στίγµα της αυθεντικής εικόνας. Αν η έξοδος του ανιχνευτή ακµών σε κάποιο στίγµα είναι 

µεγάλη (>255) τότε υπάρχει µια τοπική ακµή. Αλλιώς, η θέση του pixel αντιστοιχεί στο 

φόντο. Κρίθηκε λοιπόν σκόπιµο να εφαρµοστεί ο ανιχνευτής αφού πρώτα η εικόνα έχει 

µετασχηµατιστεί σε δυαδική µέσω κατωφλίωσης. 

3.2.2  Κατωφλίωση 

 

Μία από τις βασικές τεχνικές κατάτµησης εικόνων είναι η κατωφλίωση. Η 

κατωφλίωση µε βάση κάποιο χαρακτηριστικό της εικόνας, όπως το επίπεδο χρωµατικών 

πυκνοτήτων, είναι µία πολύ σηµαντική τεχνική της επεξεργασίας και ανάλυσης εικόνων, 

καθώς συχνά αποτελεί το πρώτο βήµα για ανίχνευση - προσδιορισµό αντικειµένων. Πρέπει 

να αναφερθεί ότι το πρόβληµα της κατάτµησης µπορεί να είναι πολύ σύνθετο, λόγω των 

φαινοµένων ύπαρξης θορύβου, σκιών ή άλλων γεωµετρικών παραµορφώσεων. 

Η κατωφλίωση µπορεί να θεωρηθεί ως µια διαδικασία που περιλαµβάνει ελέγχους 

και σύγκριση κάποια ιδιότητας των στοιχείων, όπως της τιµής της χρωµατικής 

πυκνότητας, της υφής κ.ά, µε µια συνάρτηση κατωφλίου Τ της µορφής: 

( ) ( )[ ]yxfyxpyxTT ,,,,,=    (3.7) 

όπου  είναι η συνάρτηση χρωµατικής πυκνότητας (ή υφής) στο σηµείο 

, και  εκφράζει κάποια τοπική ιδιότητα του σηµείου αυτού, για παράδειγµα τη 

µέση τιµή της χρωµατικής πυκνότητας σε µια γειτονιά µε κέντρο το σηµείο . Η 

( yxf , )
) )

)
( yx, ( yxp ,

( yx,
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κατωφλίωση µπορεί να βασίζεται στη χρήση σταθερού κατωφλίου Τ για όλη την εικόνα 

(ολική κατωφλίωση) ή προσαρµοστικού κατωφλίου, του οποίου η τιµή εξαρτάται από τις 

τοπικές ιδιότητες της εικόνας (προσαρµοστική κατωφλίωση). Συνήθως η επιλογή 

κατωφλίου εµπλέκει ανάλυση του ιστογράµµατος της εικόνας οπότε να χρησιµοποιηθεί για 

παράδειγµα η µέση ή ενδιάµεση (median) χρωµατική πυκνότητα. Κατά τη διαδικασία 

κατωφλίωσης τα στοιχεία εικόνας (pixels) κατατάσσονται σε δύο κατηγορίες και 

δηµιουργείται µια δυαδική εικόνα. 

Η διαδικασία κατωφλίωσης µε σταθερή τιµή κατωφλίου T για όλη την εικόνα ( )yxf ,  

εκφράζεται από τις σχέσεις: 

 

( ) ( )
( )⎩

⎨
⎧

≤
>

=
Tyxf
Tyxf

yxg
,,0
,,1

,  , κανονική κατωφλίωση (3.8)  

( ) ( )
( )⎩

⎨
⎧

≤
>

=
Tyxf
Tyxf

yxg
,,1
,,0

, , αντίστροφη κατωφλίωση. (3.9) 

 

3.2.3 Μορφολογικοί Τελεστές 

Οι µορφολογικοί τελεστές συνήθως  χρησιµοποιούν µία binary ή grayscale εικόνα και 

ένα δοµικό στοιχείο σαν είσοδο (µάσκα) και τα συνδυάζουν χρησιµοποιώντας ένα set 

operator (τοµή, ένωση, κ.τ.λ.) ώστε να προκύψει ένας µορφολογικός σχηµατισµός. Η 

επεξεργασία της αρχικής εικόνας, γίνεται µε βάση χαρακτηριστικά τα οποία είναι 

κωδικοποιηµένα µέσα στα δοµικά στοιχεία (χρωµατική πυκνότητα). 

3.2.3.1 Dilation (∆ιαστολή) 

 Κατά την διαδικασία της µορφολογικής διαστολής κάθε σηµείο της εικόνας ορίζεται 

ως το µέγιστο του αθροίσµατος της φωτεινότητας της εικόνας και της τιµής του δοµικού 

στοιχείου όπως φαίνεται στην εξίσωση 

 

dilation:  f ( n1 , n 2 ) ⊕ g( n1 , n 2 ) = f ( m1 , m 2 ) + g( m1  − n1 , m 2  − n 2 )}  
m

m

όπου D είναι το πεδίο ορισµού τ

δοµικού στοιχείου g( n1 , n 2 ). 

 

  {ax

Gn

Dm
∈−

∈

ης εικόνας f ( n1 , n 2 ) και G το πεδίου ορισµού του 
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Αν οι τιµές της µάσκας είναι θετικές, η εικόνα εξόδου είναι περισσότερο φωτεινή από 

την εικόνα εισόδου απαλείφοντας µικρές σκοτεινές περιοχές. Η βασική επίδραση πάνω 

στην εικόνα είναι η διεύρυνση των συνόρων των περιοχών των pixels που βρίσκονται στο 

προσκήνιο.  
 

3.2.3.2 Erosion (Συρρίκνωση) 

Αντίστοιχα κατά την διαδικασία της µορφολογικής συρρίκνωσης κάθε σηµείο της 

εικόνας ορίζεται ως το ελάχιστο της διαφοράς της φωτεινότητας της εικόνας και της τιµής 

του δοµικού στοιχείου όπως φαίνεται στην εξίσωση 
erosion: f ( n1 , n 2 ) Θ g( n1 , n 2 ) =  {f ( m1 , m 2 ) − g( m1  − n1 , m 2  − n 2 )} 

Gnm
Dm
∈−

∈
min

  
 
όπου D είναι το πεδίο ορισµού της εικόνας f ( n1 , n 2 ) και G το πεδίου ορισµού 

του δοµικού στοιχείου g( n1 , n 2 ). 

 

Αν οι τιµές της µάσκας είναι θετικές, η εικόνα εξόδου είναι λιγότερο φωτεινή από την 

εικόνα εισόδου απαλείφοντας µικρές φωτεινές περιοχές. H βασική επίδραση αυτού του 

τελεστή είναι να συρρικνώνει τα σύνορα της περιοχής των pixels που βρίσκονται στο 

προσκήνιο. 
 

3.2.3.3 Morphological Closing  (Κλείσιµο) 

Το µορφολογικό κλείσιµο είναι µία dilation  η  οποία  ακολουθείται  από   µία erosion. 

 

3.2.3.4 Morphological Opening  (Άνοιγµα) 

Το µορφολογικό άνοιγµα είναι µία erosion η οποία  ακολουθείται από µία dilation. To 

βασικό µειονέκτηµα είναι ότι επιδρά πάνω  σε όλες τις περιοχές των pixels σε 

προσκήνιο, αδιάκριτα. 
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3.2.4 Αναγνώριση γραµµής σε εικόνα µε χρήση του µετασχηµατισµού Hough 

Η αναγνώριση βασικών σχηµάτων σε µια ψηφιακή εικόνα µπορεί να 

πραγµατοποιηθεί µε χρήση του µετασχηµατισµού Hough [31]. Στη συγκεκριµένη µέθοδο 

θεωρούµε ότι η έξοδος του ανιχνευτή ακµών παράγει µια δυαδική εικόνα που έχει µονάδες 

στις θέσεις των ακµών και µηδέν οπουδήποτε αλλού. Αυτή η εικόνα θα υποστεί περαιτέρω 

επεξεργασία ώστε να γίνει εφικτή η ανίχνευση απλών σχηµάτων (π.χ. ευθείες γραµµές, 

κύκλοι). Ας υποθέσουµε ότι ψάχνουµε για ευθείες γραµµές σε µια δυαδική εικόνα µεγέθους 

 pixels. Η πιο απλή προσέγγιση είναι να βρούµε όλες τις δυνατές γραµµές που 

καθορίζονται από ζεύγη σηµείων και να ελέγξουµε αν τα σύνολα των pixel της δυαδικής 

εικόνας ανήκουν σε κάποια από αυτές τις γραµµές. Ο µέγιστος δυνατός αριθµός των 

ενδεχόµενων γραµµών είναι 

21 NNN ×=

( ) 21−NN . Στη χειρότερη περίπτωση κάθε pixel της εικόνας 

πρέπει να ελεγχθεί αν ανήκει σε µια τέτοια γραµµή. Η υπολογιστική πολυπλοκότητα αυτής 

της απλής µεθόδου είναι στη χειρότερη περίπτωση τάξης ( )3NO , απαγορεύοντας έτσι τη 

χρήση της σε πρακτικές εφαρµογές.  

Ο µετασχηµατισµός Hough χρησιµοποιεί παραµετρική περιγραφή απλών 

γεωµετρικών σχηµάτων (καµπυλών) µε σκοπό να ελαττώσει την υπολογιστική 

πολυπλοκότητα της αναζήτησης τους σε µια δυαδική εικόνα.  

  y 
     

    B  

             (x2,y2) 

 
Σχήµα 3-2 Ευθεία γραµµή στο επίπεδο της εικόνας 

  

 

            A  

     (x1,y1) 

           x  
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  b 
     

   b=-α x1+ y1 

 

Σχήµα 3-3 Η αναπαράσταση της στον παραµετρικό χώρο 
  

Θα ξεκινήσουµε µε την παρουσίαση αυτής της µεθόδου για αναζήτηση ευθειών 

γραµµών. Η παραµετρική περιγραφή τους είναι µια γραµµική εξίσωση:  

  baxy +=

Κάθε γραµµή αντιπροσωπεύεται από ένα σηµείο ( )',' ba  στον παραµετρικό χώρο 

. Ας υποθέσουµε ότι µια ευθεία γραµµή διέρχεται από δύο σηµεία ( ) και ( )  
στο επίπεδο  της εικόνας, όπως φαίνεται στην Σχήµα 3-2. Κάθε γραµµή που διέρχεται 

από το σηµείο  αντιστοιχεί στη γραµµή 

( ba, )
)

)

11 , yx 22 , yx

( yx,

( 11 , yx 11 yaxb +−=  στον παραµετρικό χώρο. 

Οµοίως, κάθε γραµµή που διέρχεται από το ( )22 , yx  αντιστοιχεί στη γραµµή 22 yaxb +−=  

στο χώρο . Η τοµή  των δύο αυτών γραµµών καθορίζει µοναδικά την ευθεία 

γραµµή που διέρχεται από τα , i = 1,2. Ως εκ τούτου, µια απλή διαδικασία για 

ανίχνευση ευθείας γραµµής είναι η ακόλουθη. Ο παραµετρικός χώρος διακριτοποιείται και 

σχηµατίζεται µια παραµετρική µήτρα 

( ba, ) )
)

( ',' ba

( ii yx ,

( )baP ,  Kaaa <<1 , Laaa <<1 . Για κάθε σηµείο 

, που κατέχει τιµή 1 στην δυαδική έξοδο του ανιχνευτή ακµών, σχηµατίζεται η 

εξίσωση . Για κάθε τιµή της παραµέτρου , 

( ii yx , )

ii yaxb +−= a Kaaa <<1  υπολογίζεται η 

αντίστοιχη παράµετρος  και το κατάλληλο στοιχείο της παραµετρικής µήτρας b ( )baP ,  

αυξάνεται κατά 1:  

( ) ( ) 1,, += baPbaP  

  

 

         (α’,b’) 

b=-α x2+ y2 

 

      α 
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  b 
     
   
 

  

  r         

             θ  

      α 

 

 

Σχήµα 3-4 Πολική αναπαράσταση ευθείας γραµµής  

  

  

Αυτή η διαδικασία επαναλαµβάνεται µέχρις ότου να σαρωθεί ολόκληρη η δυαδική 

εικόνα. Στο τέλος της διαδικασίας, κάθε στοιχείο της παραµετρικής µήτρας  δείχνει 

τον αριθµό των στιγµάτων της δυαδικής εξόδου του ανιχνευτή ακµών που ικανοποιούν το 

Σχήµα 3-3. Αν αυτός ο αριθµός είναι πάνω από ένα συγκεκριµένο κατώφλι, τότε ορίζεται 

µια γραµµή της µορφής της Σχήµα 3-3. Η ακρίβεια αυτής της µεθόδου εξαρτάται φυσικά 

από το διάστηµα κβάντισης των παραµέτρων  και συνεπώς, από το µέγεθος 

( baP , )

ba, LK ×  της 

µήτρας P . Η υπολογιστική πολυπλοκότητα του µετασχηµατισµού Hough είναι στη 

χειρότερη περίπτωση τάξης , όπου (KNO ) K  είναι ο αριθµός των υποδιαιρέσεων της 

παραµέτρου  και  είναι ο αριθµός των στιγµάτων στην δυαδική έξοδο του ανιχνευτή 

ακµών. Συνεπώς, ο µετασχηµατισµός Hough είναι πολύ ταχύτερος από τον απλό αλγόριθµο 

ανίχνευσης ευθειών γραµµών που περιγράφτηκε στην αρχή αυτού του υποκεφαλαίου.  

a N

Το παραµετρικό µοντέλο της Σχήµα 3-3 έχει κάποιες δυσκολίες στην παράσταση 

κατακόρυφων ευθειών γραµµών, επειδή η παράµετρος α πρέπει να τείνει στο άπειρο. Αντί 

αυτού, µπορεί να χρησιµοποιηθεί η πολική παράσταση µιας ευθείας γραµµής:  

θθ sincos yxr +=  

που περιγράφει µια γραµµή µε προσανατολισµό θ σε απόσταση r από την αρχή των 

αξόνων, όπως δείχνει το Σχήµα 3-4. Μια γραµµή που διέρχεται από το σηµείο  

παριστά µια ηµιτονοειδή καµπύλη 

( )11 , yx

θθ sincos 11 yxr +=  στον παραµετρικό χώρο ( )θ,r . Τα 

συγγραµικά σηµεία , στο χώρο της δυαδικής εικόνας αντιστοιχούν στην τοµή ( ii yx , )
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ηµιτονοειδών στον παραµετρικό χώρο. Συνεπώς, µπορεί να χρησιµοποιηθεί ένας 

αλγόριθµος παραπλήσιος µε αυτόν που περιγράφηκε παραπάνω, µε χρήση στο Σχήµα 3-4 

αντί το Σχήµα 3-2. Το εύρος των προς χρήση παραµέτρων ( )θ,r  δίνεται από τις σχέσεις:  

2
2

2
1

2
2

2
1 NNrNN +≤≤+−  

22
πθπ

≤≤−  

για µια δυαδική εικόνα µεγέθους 21 NN × .  

 

3.2.5 Αναγνώριση κύκλου σε εικόνα µε χρήση του µετασχηµατισµού Hough 

Ο µετασχηµατισµός Hough µπορεί να γενικευθεί έτσι ώστε να ανιχνεύει κάθε 

παραµετρική καµπύλη της µορφής ( ) 0, =axf , όπου  είναι το διάνυσµα των παραµέτρων 

[28],[32]. Η µνήµη που απαιτείται για την παραµετρική µήτρα Ρ(a) αυξάνει µε ρυθµό Κ

a
ρ
, 

όπου ρ είναι ο αριθµός των παραµέτρων. Εποµένως, η µέθοδος αυτή είναι πρακτικά 

εφαρµόσιµη µόνο για καµπύλες µε µικρό αριθµό παραµέτρων. Τέτοιου είδους καµπύλη 

είναι ο κύκλος:  

( ) ( ) 222 rbyax =−+−  

Οι παράµετροι του είναι η ακτίνα r και οι συντεταγµένες του κέντρου . Είναι 

αναγκαία µια τρισδιάστατη παραµετρική µήτρα 

( ba, )
( )barP ,, . Ο µετασχηµατισµός Hough 

υλοποιείται µε τον παρακάτω τρόπο. Έστω ( )ii yx ,  ένα σηµείο που κατέχει τιµή 1 στην 

δυαδική έξοδο του ανιχνευτή ακµών. Οι συντεταγµένες του κέντρου  ενός κύκλου 

ακτίνας 

( ba, )
Rr =  που διέρχεται από το ( )ii yx , , βρίσκονται σε ένα κύκλο της µορφής:  

( )22 axryb ii −−±=  

Για κάθε ακτίνα r , maxmin rrr << , και κάθε τιµή , ώστε a

rxarxrax iii +<<−⇔<−  υπολογίζεται η συντεταγµένη  που δίνεται από την 

παραπάνω εξίσωση και αυξάνονται κατά ένα τα αντίστοιχα στοιχεία της µήτρας . 

Αυτά τα σηµεία ανήκουν σε µια κωνική επιφάνεια. Αυτή η διαδικασία επαναλαµβάνεται 

για κάθε υποψήφιο σηµείο της δυαδικής εξόδου του ανιχνευτή ακµών. Τα στοιχεία της 

b

( )barP ,,
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µήτρας  που έχουν µια τελική τιµή µεγαλύτερη από ένα συγκεκριµένο κατώφλι, 

δηλώνουν τους κύκλους που υπάρχουν στην έξοδο του ανιχνευτή ακµών.  

( barP ,, )

 

3.3 Ανάλυση κίνησης 

3.3.1 Μέθοδος Block Matching and Region Tracking 

Η τεχνική block matching [33] µπορεί να χρησιµοποιηθεί προκειµένου να εκτιµηθεί 

η κίνηση του αρτηριακού τοιχώµατος της καρωτίδας. ∆οθέντος ενός παραθύρου w στο 

πρώτο στιγµιότυπο της ακολουθίας (το οποίο θα αποτελεί και το στιγµιότυπο αναφοράς) η 

τεχνική αποσκοπεί στην εύρεση ενός αντίστοιχου παραθύρου w’  ιδίων διαστάσεων στο 

επόµενο στιγµιότυπο το οποίο να προσεγγίζει όσο το δυνατόν περισσότερο το αρχικό 

παράθυρο. Είναι προφανές ότι αυτός ο ορισµός βασίζεται στην παραδοχή ότι το 

συγκεκριµένο παράθυρο µετακινείται ως προς την αρχική του θέση. Η τεχνική απαιτεί ένα 

καλό µέτρο ταύτισης των δυο αυτών παραθύρων το οποίο να παίρνει µεγάλη τιµή όταν τα 

επίπεδα φωτεινότητας σε όλη την έκταση της δισδιάστατης επιφάνειας συµπίπτουν και 

µικρή σε αντίθετη περίπτωση. Ένα µέτρο µε αυτές τις ιδιότητες είναι το ακόλουθο: 

∑∑
∑ ∆+∆+∆+⋅

=∆∆
),,(

),,(),,(
),( 2 tyxI
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yxCN   (3.10) 

όπου I(x,y,t) είναι η φωτεινότητα της εικόνας στο σηµείο (x,y) τη χρονική στιγµή t 

ενώ το άθροισµα λαµβάνεται για όλη την επιφάνεια του παραθύρου w (Huang 1981). Στην 

τεχνική block matching, θεωρούµε ότι όλα τα σηµεία εντός του παραθύρου w έχουν την 

ίδια ταχύτητα. 

Με βάση την παραπάνω σχέση ορίζεται ένας κανονικοποιηµένος συντελεστής 

συσχέτισης (normalized correlation coefficient) που κάνει χρήση µέσων τιµών [34] [35] και 

ορίζεται ως:  
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όπου w , I  είναι οι µέσες τιµές των µεγεθών  και w I  αντίστοιχα. 

Θα µπορούσαν να χρησιµοποιηθούν άλλοι συντελεστές συσχέτισης [34] [36] [37] 

[38], όµως ο συγκεκριµένος συντελεστής έχει το πλεονέκτηµα ότι απαλείφει τις τοπικές 
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διακυµάνσεις που µπορεί να εµφανίσουν οι µέσοι όροι και οι τυπικές αποκλίσεις των 

σηµάτων. Επίσης εµφανίζει ένα ιδανικό κριτήριο ταύτισης: δυο ολόιδια σήµατα 

ανεξαρτήτως µέσων όρων και διακυµάνσεων θα χαρακτηρίζονται από συντελεστή ίσο µε τη 

µονάδα (1.0). 

Έστω )  η ακολουθία από N εικόνες, όπου το ζεύγος (r,c) 

αντιστοιχεί στις συντεταγµένες ενός σηµείου (pixel) πάνω στην επιφάνεια της εικόνας. Οι 

συντεταγµένες του κέντρου της επιλεγµένης περιοχής ενδιαφέροντος (ROI) στο αρχικό 

στιγµιότυπο είναι:  , . Ο ορισµός του συγκεκριµένου παραθύρου µπορεί να γίνει ως: 

,()...,( )1()0( crfcrf N −
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=
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όπου . Από τη στιγµή που θα οριστεί είναι φανερό ότι το 

 παραµένει σταθερό κατά τη διάρκεια της αναζήτησης. Η περιοχή υπό 

παρακολούθηση ορίζεται για το πρώτο στιγµιότυπο ως: 
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Η αρχική θέση της περιοχής σε ένα συγκεκριµένο frame βασίζεται στην υπόθεση ότι 

η µετακίνηση της περιοχής είναι σταθερή µεταξύ συνεχόµενων frames. Γι αυτό οι 

συντεταγµένες της εκτιµώµενης νέας θέσης του κέντρου της περιοχής στο συγκεκριµένο 

frame είναι: 
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όπου ισχύει ότι:  και . )0()1(
ep rr =− )0()1(

ep cc =−

Η τελική εκτίµηση της θέσης καθορίζεται από την µεγιστοποίηση του συντελεστή 

συσχέτισης µεταξύ της υποψήφιας περιοχής και της αρχικής περιοχής του πρώτου 

στιγµιότυπου. Η παραπάνω διατύπωση καθώς και το σύνολο των υποψηφίων περιοχών 

µπορούν να παρασταθούν ως εξής: 
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όπου το ζεύγος  αντιστοιχεί στο κέντρο της τελικής εκτιµώµενης περιοχής, τα 

 αντιστοιχούν στα κέντρα των υποψηφίων περιοχών, τα  αντιστοιχούν στα 

κέντρα των αρχικώς υπολογισµένων πιθανών περιοχών ενώ τα  αντιστοιχούν στο 

συντελεστή συσχέτισης µεταξύ του k-οστού και αρχικού (0) στιγµιότυπου (frame). 
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k
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k crp

Η πιθανή νέα θέση της περιοχής περιορίζεται από τις σχέσεις (3.16), ( 3.17) όποτε  

το πλέγµα αναζήτησης θα είναι  21 x 21 pixels µε κέντρο αυτό της αρχικής περιοχής. Ο 

συντελεστής συσχέτισης µεταξύ µιας υποψήφιας περιοχής σε ένα συγκεκριµένο 

στιγµιότυπο και της αρχικά επιλεγµένης περιοχής στο πρώτο στιγµιότυπο δίνεται από την 

ακόλουθη σχέση: 
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όπου  
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είναι µια υποψήφια περιοχή για το στιγµιότυπο k,  
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είναι η µέση τιµή των φωτεινοτήτων όλων των pixel στο αρχικό στιγµιότυπο 
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είναι η µέση τιµή των φωτεινοτήτων όλων των pixel στο τρέχων στιγµιότυπο k. 

 

 

3.3.2 Μέθοδος οπτικής ροής ( Optical flow ) 

Μια δηµοφιλή µέθοδο προσδιορισµού ταχυτήτων από ακολουθίες εικόνων αποτελεί 

αυτή των διαφορών. Η µέθοδος των διαφορών, βασίζεται στην ιδέα ότι υπάρχει συσχέτιση, 

µεταξύ των χρονικών και των χωρικών διαφορών στην ένταση της φωτεινότητας της 

εικόνας. Σκοπό της µεθόδου αυτής αποτελεί ο υπολογισµός µιας προσέγγισης του 
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δισδιάστατου πεδίου κίνησης. Προφανώς η δισδιάστατη αυτή κίνηση αποτελεί προβολή της 

τρισδιάστατης κίνησης των σηµείων της µετρούµενης επιφάνειας πάνω στην επιφάνεια της 

(δισδιάστατης) εικόνας [39][40]. Στην ιδανική περίπτωση, η προβολή του τρισδιάστατου 

πεδίου ταχύτητας στις δύο διαστάσεις της εικόνας θα µπορούσε να υπολογιστεί. Εντούτοις, 

κάτι τέτοιο δεν είναι απλώς δύσκολο να υπολογιστεί στην πράξη αλλά συνήθως είναι 

αδύνατον να επιτευχθεί τέλεια ακόµη και ο θεωρητικός υπολογισµός. Αυτή η δυσκολία 

εξηγείται από τους Horn και Schunk [41]
 
δίνοντας το παράδειγµα µιας περιστρεφόµενης 

σφαίρας χωρίς επιφανειακά σηµάδια, η οποία υπό σταθερό φωτισµό, δεν προκαλεί 

διαφορές στη φωτεινότητα της εικόνας συναρτήσει του χρόνου παρόλο που υπάρχει 

κίνηση. Ένα άλλο παράδειγµα αποτελεί αυτό ενός στύλου που κινείται πίσω από ένα 

παράθυρο, µέσα από το οποίο φαίνεται µέρος µόνο του στύλου. Η µόνη κίνηση που µπορεί 

να υπολογιστεί στην περίπτωση αυτή, είναι η κάθετη στο στύλο κίνηση.  

Όπως αναφέρθηκε προηγουµένως, η µέθοδος της οπτικής ροής βασίζεται στην ιδέα 

ότι υπάρχει συσχέτιση µεταξύ των χρονικών και των χωρικών διαφορών. Έστω ότι g(x,y,t) 

είναι η συνάρτηση της φωτεινότητας στο σηµείο (x,y) τη χρονική στιγµή t. Για δύο 

διαδοχικά καρέ της ακολουθίας, τα οποία απέχουν χρονικά ∆t, µπορεί να θεωρηθεί 

αντίστοιχα ότι και η οποιαδήποτε κίνηση θα είναι επίσης µικρή. Άρα προκύπτει η σχέση 

g(x+∆x,y+∆y,t+∆t)=g(x,y,t). Αναπτύσσουµε σε σειρά Taylor την έκφραση του αριστερού 

µέρους – αγνοώντας τους όρους που είναι ανώτεροι της 1
ης 
παραγώγου. Έτσι προκύπτει η 

σχέση: 
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όπου Vx και Vy είναι οι ταχύτητες ανάµεσα στις δύο διαδοχικές εικόνες προς την 

κατεύθυνση του άξονα x και y αντίστοιχα. Το σύνολο των διανυσµάτων Vx και Vy για µία 

εικόνα συνθέτει την "οπτική ροή" (optical flow) της εικόνας. Οι µερικές παράγωγοι που 

εµφανίζονται στην τελευταία εξίσωση µπορούν να υπολογιστούν από την ακολουθία των 

εικόνων. Έτσι για κάθε σηµείο (x,y) προκύπτει µια εξίσωση µε δύο αγνώστους Vx και Vy.  
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Η αοριστία αυτή, λόγω της ύπαρξης δύο αγνώστων σε µια εξίσωση, είναι γνωστή ως 

"aperture problem". Προκειµένου να λυθεί το συγκεκριµένο πρόβληµα, υιοθετούνται 

επιπρόσθετοι γενικοί περιορισµοί, οι οποίοι εξηγούνται στην επόµενη ενότητα.  

 

3.3.2.1 Περιοριστικές παραδοχές  

Προκειµένου να υπολογισθούν οι ταχύτητες από την εξίσωση (3.22), χρειάζεται να 

θεωρηθούν κατάλληλες περιοριστικές παραδοχές. Μερικές από τις πιο δηµοφιλείς 

παραδοχές είναι:  

a. Η οπτική ροή είναι οµαλή και άρα γειτονικά σηµεία έχουν παρεµφερείς 

ταχύτητες 

b. Η οπτική ροή είναι σταθερή για ένα µεγάλο τµήµα της εικόνας 

c. Η οπτική ροή είναι αποτέλεσµα µιας περιορισµένης κίνησης, π.χ. επίπεδη 

κίνηση  

Προφανώς, η παραδοχή (b) οδηγεί σε µια υβριδική κατάσταση ανάµεσα σε τεχνικές 

block matching και optical flow, αφού υπολογίζονται ταχύτητες για ένα block (και όχι για 

µεµονωµένα σηµεία) αλλά µε τεχνικές optical flow.  

Η πιο προσφιλής παραδοχή είναι αυτή των Horn [41] και Schunck [41], [42]. 

∆εχόµενοι ότι οι τιµές της κίνησης στα περισσότερα σηµεία της εικόνας διακυµαίνονται 

οµαλά, µια περιοριστική παραδοχή είναι η ελαχιστοποίηση του σφάλµατος που δίνεται από 

την ακόλουθη έκφραση :  
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όπου λ είναι µια σταθερά. Έτσι, αναζητούνται οι τιµές των Vx και Vy που 

ελαχιστοποιούν το R στην ακόλουθη έκφραση : 
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Για να υπολογισθούν οι ζητούµενες τιµές των Vx και Vy, παραγωγίζεται η R 

παραπάνω σχέση και τίθεται 0=
∂
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=
∂
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yx V
R

V
R  
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προκύπτουν οι τελικές εκφράσεις για τα u και v: 
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Οι παραπάνω σχέσεις λύνονται µε τη µέθοδο Gauss-Seidel, µε διαδοχικές δηλαδή 

επαναλήψεις µέχρι να βρεθεί κάποια τιµή που να ικανοποιεί κάποιο ελάχιστο όριο 

σφάλµατος. 

Εντούτοις, υπάρχουν δύο βασικά προβλήµατα στην παραπάνω παραδοχή [43] 

Πρώτον, η βασική σχέση (3.22) δίνει "καλύτερα" αποτελέσµατα για τις περιοχές της 

εικόνας στις οποίες υπάρχει µεγάλη µεταβολή της φωτεινότητας ως προς x ή/και y. Αυτό 

γίνεται καλύτερα κατανοητό εάν στην (3.22) αντικατασταθούν τα ,  µε το διάνυσµα 

 οπότε προκύπτει η σχέση 
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τιµές του ουσιαστικά το  τείνει στο άπειρο. Το άλλο πρόβληµα είναι το ότι η οπτική 

ροή θα οµαλοποιηθεί στα σηµεία ασυνέχειας, οδηγώντας σε ανακριβείς εκτιµήσεις της 

ροής. 
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3.3.2.2 Υπολογισµός χωρικών διαφορών  

Για την εκτίµηση της κίνησης, πρέπει να υπολογιστούν από την ακολουθία των 

εικόνων οι διάφορες µεταβολές, ως προς το χρόνο και ως προς τις κατευθύνσεις x και y. Οι 

µεταβολές αυτές είναι οι µερικές παράγωγοι της έντασης της φωτεινότητας για κάθε pixel 

ως προς t, x και y. Για την συνάρτηση της φωτεινότητας g(x,y,t) δεν υπάρχει κάποια 

αναλυτική έκφραση για την τιµή της παρά µόνον τιµές της για διάφορες τιµές των (x,y,t). 

Εποµένως, για τον υπολογισµό των παραγώγων θα γίνει χρήση των διακριτών παραγώγων.  

Η διακριτή παράγωγος ενός σηµείου ως προς x µπορεί να οριστεί µε διαφόρους 

τρόπους. Έτσι για µια συνάρτηση f(x) ισχύει:  
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Αντίστοιχα ισχύουν και για συναρτήσεις περισσοτέρων της µίας µεταβλητών. Στην 

πράξη, για τον υπολογισµό των διακριτών παραγώγων γίνεται χρήση της συνέλιξης. Έτσι, 

υπολογίζεται για κάθε σηµείο µια οµαλοποιηµένη τιµή της κεντρικής παραγώγου του. Με 

τον όρο οµαλοποιηµένη, εννοείται ότι λαµβάνεται ο µέσος όρος των κεντρικών παραγώγων 

για µια µικρή περιοχή γύρω από το σηµείο ενδιαφέροντος. Συνεπώς, ο υπολογισµός της 

χωρικής παραγώγου ανάγεται στην εφαρµογή µιας µάσκας συνέλιξης επάνω στην εικόνα 

που µελετάται. Υπάρχουν διαφόρων τύπων τέτοιες µάσκες και για τις δύο κατευθύνσεις x 

και y.  
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Προφανώς για να προκύψει η τελική τιµή θα πρέπει το αποτέλεσµα της συνέλιξης 

να διαιρεθεί µε αριθµό ανάλογο της περιοχής γύρω από το σηµείο ενδιαφέροντος. Έτσι, για 

την περίπτωση της µάσκας Prewitt, της οποίας θα γίνει χρήση, η τιµή του αριθµού αυτού 

είναι το 6. Η τιµή προκύπτει βάσει του σκεπτικού ότι για κάθε σηµείο λαµβάνεται η 

κεντρική παράγωγος άρα πρέπει να διαιρεθεί δια 2 ενώ συνολικά λαµβάνονται υπόψη 3 

παράγωγοι. 

 

3.3.2.3 Υπολογισµός χρονικών διαφορών  

Ο υπολογισµός των χρονικών διαφορών είναι πολύ πιο απλός από αυτόν των 

χωρικών. Η διακριτή παράγωγος της συνάρτησης της φωτεινότητας g(x,y,t) ως προς το 

χρόνο t δεν είναι άλλο από τη διαφορά g(x,y,t+dt) - g(x,y,t), όπου dt ο χρόνος ανάµεσα σε 

δύο διαδοχικά frames της εν λόγω ακολουθίας. Για την οµαλοποίηση όµως των τιµών 

αυτών, είναι δυνατόν να εφαρµοσθεί µια συνελικτική µάσκα που να δίνει απλώς το µέσο 

όρο µιας περιοχής 9 σηµείων γύρων από την περιοχή ενδιαφέροντος. Μια τέτοια µάσκα 

είναι :
⎥
⎥
⎥

⎦

⎤

⎢
⎢
⎢

⎣

⎡

111
111
111

9
1 . 

 

3.3.2.4 Υπολογισµός optical flow  

Έχοντας υπολογιστεί οι παράγωγοι 
x
g
∂
∂ , 

y
g
∂
∂  και 

t
g
∂
∂  σύµφωνα µε τα παραπάνω 

είναι πια δυνατό να υπολογιστούν τα P και D των εξισώσεων (3.25), (3.26). Αφού 

υπολογισθούν και τα P και D, αντικαθίστανται όλες οι αριθµητικές τιµές στις  (3.27), (3.28) 

και για κάθε επανάληψη προκύπτει και µια νέα τιµή για τα u και v. Για τον υπολογισµό των 

 και , λαµβάνεται υπόψη µόνο µια µικρή περιοχή γύρω από το σηµείο του 

ενδιαφέροντος. ∆εν λαµβάνεται υπόψη όλη η περιοχή στον υπολογισµό του µέσου όρου, 

διότι κάτι τέτοιο θα δηµιουργούσε ουσιαστικά µια σταθερή συνιστώσα κίνησης για όλα τα 

σηµεία που ενδιαφέρουν µε µικρές µόνο µεταβολές από σηµείο σε σηµείο. Με την 

παραπάνω διαδικασία, εφόσον αυτή εφαρµοσθεί στο σύνολο των σηµείων που 

ενδιαφέρουν, προκύπτουν τιµές των u και v για όλα τα σηµεία.  

aveu avev
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Η µέθοδος υπολογισµού της οπτικής ροής εφαρµόζεται ανάµεσα σε διαδοχικά 

frames. ∆ηλαδή, εν αντιθέσει µε τις block matching διαδικασίες δεν υπάρχουν key frames. 

Εποµένως, για κάθε ζεύγος διαδοχικών frames θα πρέπει να επαναπροσδιορίζονται τα 

σηµεία ενδιαφέροντος. Ο επαναπροσδιορισµός µπορεί να γίνει αυτόµατα ή χειροκίνητα. 

Ενδιαφέρον παρουσιάζει, προφανώς, ο αυτόµατος επαναπροσδιορισµός. Έτσι, αφού 

υπολογιστεί η ταχύτητα για κάθε σηµείο ανάµεσα σε δύο frames, υπολογίζεται η νέα θέση 

που έχει το σηµείο στο δεύτερο frame. Αυτό γίνεται προσθέτοντας στις συντεταγµένες που 

είχε το σηµείο στο πρώτο frame, τη µετατόπιση που υπολογίστηκε βάσει της µεθόδου 

οπτικής ροής. Η όλη διαδικασία επαναλαµβάνεται για όλα τα ζεύγη διαδοχικών frame και 

προφανώς για όλα τα σηµεία. 

3.4 Ανάλυση υφής 

Η υφή γενικά αναφέρεται στις ιδιότητες της εξωτερικής επιφάνειας αντικειµένων και 

ειδικότερα στην αίσθηση που αυτές προκαλούνε µε την αφή. Η αίσθηση αυτή προκαλείται 

από την ύπαρξη ή µη µικρό-ανωµαλιών στην επιφάνεια οι οποίες και την χαρακτηρίζουν. 

Οι εικόνες είναι δισδιάστατοι πίνακες εικονοστοιχείων, καθένα από τα οποία περιγράφεται 

από τη χρωµατικότητά του. Στην περίπτωση δε των ασπρόµαυρων εικόνων κάθε στοιχείο 

περιγράφεται από έναν και µοναδικό αριθµό, την ένταση της φωτεινότητας στο 

συγκεκριµένο σηµείο. Αναλόγως λοιπόν µικροµεταβολές στην φωτεινή ένταση των 

σηµείων µιας εικόνας, εµφανιζόµενες µε κάποιον συστηµατικό τρόπο χαρακτηρίζουν την 

υφή της.  

Η υφή µιας ιατρικής εικόνας µπορεί να µας δώσει πληροφορίες για έναν ιστό που η 

χρωµατικότητα από µόνη της δεν µπορεί να µας δώσει. Τέτοιο παράδειγµα είναι και η 

εµφάνιση αθηρωµατικής πλάκας σε ένα αγγείο. ∆υο διαφορετικά είδη αθηρωµατικής 

πλάκας µπορεί να έχουν πολύ κοντινές χρωµατικότητες, γεγονός που κάνει τον διαχωρισµό 

τους µε βάση το χρώµα δύσκολο. Το γεγονός ότι διαφορετικές λήψεις της ίδιας εικόνας 

λόγω διαφορετικών κάθε φορά συνθηκών δεν έχουν πάντα την ίδια χρωµατικότητα 

χειροτερεύει τα πράγµατα. ∆ιαφορετικά είδη αθηρωµατικής πλάκας όµως έχουν 

διαφορετική ιστολογική δοµή, κάτι που στην ιατρική εικόνα µεταφράζεται ως διαφορετική 

υφή. 

Το πρόβληµα ανάγεται εποµένως στον ποσοτικό προσδιορισµό της υφής µε κάποιο 

µαθηµατικό κατασκεύασµα. Υπάρχει µια πληθώρα µεθόδων περιγραφής και ανάλυσης 

υφών που γενικά κατατάσσονται σε τέσσερις γενικές κατηγορίες [44],[45],[46]:  
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• Στατιστικές µέθοδοι, οι οποίες αποδίδουν χαρακτηριστικά στην εικόνα όπως η 

οµαλότητα, η τραχύτητα κ.α. 

• Γεωµετρικές - δοµικές µέθοδοι, στις οποίες πραγµατοποιείται η κατανοµή των 

κατασκευαστικών στοιχείων της εικόνας οπότε η περιγραφή της υφής γίνεται 

µέσα από ισαπέχουσες παράλληλες γραµµές.  

• Μέθοδοι βασισµένοι σε µοντελοποίηση και  

• Φασµατικές µέθοδοι, οι οποίες βασίζονται κυρίως στις ιδιότητες του 

φάσµατος Fourier και χρησιµοποιούνται πρωταρχικά για να ανιχνεύσουν 

περιοδικότητα στην εικόνα.  

 

 

(α) 

 

(β) 

 

(γ) 

Σχήµα 3-5Παραδείγµατα (α) λείας, (β)τραχείας και (γ)συµµετρικής υφής 
 

3.4.1 Στατιστικές µέθοδοι 

Από τις πιο απλές προσεγγίσεις για την ανάλυση υφής είναι η χρησιµοποίηση του 

ιστογράµµατος µιας εικόνας ή µιας περιοχής αυτής. Στη συγκεκριµένη περίπτωση των 

ασπρόµαυρων ιατρικών εικόνων η χρωµατική πυκνότητα του ιστογράµµατος παίρνει τιµές 

στο διάστηµα [0,255] για τις αποχρώσεις του γκρι (gray-level histogram). Αν h(g) είναι ο 
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συνολικός αριθµός των εικονοστοιχείων της εικόνας µε χρωµατική πυκνότητα g, έτσι ώστε 

, τότε το κανονικοποιηµένο ιστόγραµµα, Nh
g g =∑ =

255

0
NghgH /)()( = , αποτελεί µια 

εκτίµηση της πιθανότητας εµφάνισης της χρωµατικής πυκνότητας µε τιµή g. Το γράφηµα 

αυτής της συνάρτησης παρέχει γενικές πληροφορίες για τη µορφή της εικόνας, όπως το 

δυναµικό εύρος και η αντίθεση της εικόνας (σκοτεινή, φωτεινή, υψηλής ή χαµηλής 

αντίθεσης). Η µορφή του ιστογράµµατος της εικόνας παρέχει σηµαντική πληροφορία για τη 

δυνατότητα ενίσχυσης αντίθεσης της εικόνας. 

Τα στατιστικά 1ης τάξεως περιγράφουν την συνολική κατανοµή της χρωµατικής 

πυκνότητας µιας εικόνας και υπολογίζονται από το κανονικοποιηµένο gray-level 

ιστόγραµµα της επιλεγµένης περιοχής της εικόνας. Οι µαθηµατικές εκφράσεις που 

χρησιµοποιούνται για τον υπολογισµό των στατιστικών 1ης τάξης παρουσιάζονται στον 

επόµενο πίνακα. 

 

Πίνακας 3-1 Εξισώσεις για τον υπολογισµό των στατιστικών 1ης τάξης  

Όνοµα Ορισµός 

Minimal gray level )},(min{1 yxIf =  

Maximal gray level )},(max{2 yxIf =  

Median gray level ∑
=

=
3

0
3 5.0)( ώστε 

f

g
gHf  

Mean gray level ∑=
g

ggHf )(4  

Standard deviation of 

gray levels 
∑ −=
g

gHfgf )()( 2
45  

Coefficient of variation 
4

5
6 f

f
f =  

Gray level skewness ∑ −=
g

gHfg
f

f )()(1 3
43

5
7  

Gray level kurtosis ∑ −−=
g

gHfg
f

f 3)()(1 4
44

5
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Gray level energy ∑=
g

gHf 2
9 )(  

Gray level entropy ∑−=
g

gHgHf ))(ln()(10  

 

 56



3.4.2 Υπολογισµός κλασµατικής διάστασης 

Σύµφωνα µε την κλασµατική (fractal) γεωµετρία, η φωτεινότητα στην περιοχή της 

εικόνας (intensity surface) µπορεί να θεωρηθεί ως fractal, του οποίου οι ιδιότητες 

προσδιορίζονται ποσοτικά µε τη χρήση της κλασµατικής διάστασης (fractal dimension). Για 

µια δισδιάστατη εικόνα, η κλασµατική διάσταση (FD) είναι ένας µη ακέραιος αριθµός 

µεταξύ 2 και 3 και αποτελεί ένα µέτρο της τραχύτητας και της αυτο-οµοιότητας (self-

similarity) µιας εικόνας. Πειράµατα έχουν αποδείξει ότι η κλασµατική διάσταση 

συσχετίζεται άµεσα µε την ανθρώπινη αντίληψη για την υφή µιας εικόνας. Όσο πιο τραχεία  

εµφανίζεται η υφή τόσο µεγαλύτερη είναι η κλασµατική διάσταση. 

Υπάρχουν διάφορες προσεγγίσεις για τον υπολογισµό της κλασµατικής διάστασης 

µιας εικόνας. Για παράδειγµα, ο Peleg [49] χρησιµοποίησε την µέθοδο blanket, που είναι 

µια δισδιάστατη (2-D) γενίκευση της αρχικής προσέγγισης όπως προτάθηκε από τον 

Mandelbrot [50]. Ο Pentland [51] θεώρησε την φωτεινότητας στην περιοχή της εικόνας 

(image intensity surface) σαν fractal Brownian function (fBf) και υπολόγισε την 

κλασµατική διάσταση (FD) απ’ το φάσµα ισχύος Fourier. Οι Gengepain και Roques-

Carmes [52] όπως επίσης και Keller et al [53], χρησιµοποίησαν µια παραλλαγή της box-

counting προσέγγισης για να υπολογίσουν την κλασµατική διάσταση (FD). 

Ένα σύνολο λέγεται κλασµατικό σύνολο (fractal set) αν η Hausdraurff-Basicovitch 

διάστασή του είναι αυστηρά µεγαλύτερη απ’ την τοπολογική του διάσταση. Ο Mandelbrot 

[50] δηµιούργησε τον όρο κλάσµα (fractal) απ’ την λατινική λέξη fractus, που σηµαίνει 

ακανόνιστα τµήµατα. 

Ο Mandelbrot πρώτα διέκρινε µια προσέγγιση για να υπολογίσει την κλασµατική 

διάσταση εκτιµώντας το µήκος µιας καµπύλης (coastline). Θεωρούµε όλα τα σηµεία µε 

αποστάσεις απ’ την coastline όχι µεγαλύτερες του ∈ . Αυτά τα σηµεία σχηµατίζουν µια 

λωρίδα µε πλάτος ∈2 , και το προτεινόµενο µήκος )(∈L  της καµπύλης (coastline) είναι η 

επιφάνεια της λωρίδας διαιρεµένη µε το ∈2 . Καθώς το ∈  µειώνεται, το  αυξάνει. Στη 

συγκεκριµένη προσέγγιση εξετάστηκε ότι για πολλές καµπύλες (coastline) ο ακόλουθος 

τύπος είναι ικανοποιητικός: 

∈2

DFL −∈=∈ 1)(    (3.29) 

όπου τα F και D αντιστοιχούν σε µία συγκεκριµένη coastline. Το D ονοµάστηκε 

κλασµατική διάσταση (FD) της γραµµής. Το D µπορεί να παραχθεί από γραµµική 

προσαρµογή ελαχίστων τετραγώνων (least square linear fit) µιας λογαριθµικής παράστασης  

του  ως προς . Αν m είναι η κλίση της προσαρµοσµένης γραµµής, τότε η )(∈L ∈
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κλασµατική διάσταση (FD) της καµπύλης (coastline) θα είναι 1-m. Παρατηρούµε ότι το m 

είναι πάντα αρνητικό.  

Σε µια µεταγενέστερη προσέγγιση η ιδέα του Mandelbrot υιοθετήθηκε και 

επεκτάθηκε για υπολογισµό του εµβαδού µιας επιφάνειας. Σ΄ αυτή την επέκταση, η εικόνα 

µπορεί να θεωρηθεί σαν ένα λοφώδες έδαφος, του οποίου το ύψος από το κανονικό έδαφος 

είναι ανάλογο της τιµής της φωτεινότητας της εικόνας. Τότε όλα τα σηµεία σε απόσταση ∈  

απ’ την επιφάνεια και στις δύο πλευρές σχηµατίζουν ένα κάλυµµα (blanket) πάχους ∈2 . 

Για διαφορετικά ∈ , η επιφάνεια του καλύµµατος µπορεί να υπολογιστεί 

επαναλαµβανόµενα όπως ακολουθεί: Το κάλυµµα ορίζεται απ’ την ανώτερη επιφάνειά του, 

 και την κατώτερη επιφάνεια . Αρχικά, δεδοµένης της συνάρτησης gray level  g(i, ,j), 

. Για , οι επιφάνειες του καλύµµατος ορίζονται όπως 

ακολουθεί: 

∈u ∈b

),(),(),( 00 jigjibjiu == ...3,2,1∈=

}),(max,1),(max{),(

}),(max,1),(max{),(

1),,,(
11

1),,,(
11

≤
−∈−∈∈

≤
−∈−∈∈

+=

+=

nmjid

nmjid

nmbjibjib

nmujiujiu
  (3.30) 

όπου )  είναι η απόσταση µεταξύ των pixels (i, j και m, n). Ο όγκος του 

καλύµµατος δίνεται από  

,,,( nmjid

∑ ∈∈∈ −=
ji

jibjiuu
,

)),(),((   (3.31) 

ενώ το εµβαδόν της επιφάνειας µετριέται  

DFA −∈=∈ 2)(   (3.32) 

Η κλασµατική διάσταση µπορεί να εξαχθεί απ’ τη γραµµική προσαρµογή ελαχίστων 

τετραγώνων (least square linear fit) της λογαριθµικής παράστασης του  ως προς )(∈A ∈ , µε 

τη βοήθεια της (3.32). 

Σύµφωνα µε την προσέγγιση του Mandelbrot ένα κριτήριο για µια επιφάνεια να 

είναι κλασµατική είναι η self similarity. Η self-similarity µπορεί να εξηγηθεί ως εξής. 

Θεωρούµε ένα φραγµένο σύνολο (bounded set) A σε ένα Ευκλείδειο χώρο n διαστάσεων. 

Το σύνολο αυτό είναι self-similar όταν το A είναι ένωση Nr διακριτών (µη 

επικαλυπτόµενων) αντιγράφων του εαυτού του καθένα απ’ τα οποία είναι similar  µε το A 

µειωµένα σε κλίµακα µε ένα λόγο r. Η κλασµατική διάσταση D του A µπορεί να εξαχθεί 

απ’ τη σχέση : 
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D
r rN=1  or 

)/1log(
)log(

r
N

D r=  (3.33) 

Ωστόσο, οι φυσικές εικόνες πρακτικά δεν επιδεικνύουν ντετερµινιστική self-

similarity. Αντιθέτως, επιδεικνύουν στατιστική self-similarity. Έτσι, αν µια περιοχή (scene) 

µειώνεται σε κλίµακα µε ένα λόγο r σε όλες τις n διαστάσεις της, τότε γίνεται στατιστικά 

όµοια µε την αρχική, έτσι ώστε η προηγούµενη εξίσωση ικανοποιείται. 

Είναι δύσκολο να υπολογιστεί το D χρησιµοποιώντας την εξίσωση (3.33) απευθείας. 

Μια προσεγγιστική µέθοδος (reticular cell counting) [54]  είναι η εξής. Θεωρούµε τον 

τρισδιάστατο χώρο (3-D) όπου δύο συντεταγµένες (x, y) αντιπροσωπεύουν τη θέση 2-D και 

η τρίτη συντεταγµένη (z) αντιπροσωπεύει τη φωτεινότητα της εικόνας. Για µια δεδοµένη 

κλίµακα L, διαιρούµε το χώρο 3-D σε κύβους µε πλευρές L x L x L’ , όπου L µπορεί να 

είναι ένα πολλαπλάσιο του gray level unit στη διεύθυνση z. Αν G είναι  συνολικά τα gray 

levels και M x M είναι το µέγεθος της εικόνας, τότε L’=[L G/M]. Θεωρώντας ότι L=1, ο 

κύβος λέγεται space-intensity cell ή spicel. Για L=3, ο κύβος περιέχει 3 x 3 x 3 = 27 spicels. 

Υποθέτουµε ότι µπορούµε να καλύψουµε ένα χώρο 3-D µε έναν κύβο 3-D διάστασης Lmax. 

Τότε L=r x Lmax. Αλλάζοντας παράµετρο από r σε L έχουµε, από την (5), 

D

DL L
L

r
N ⎥⎦

⎤
⎢⎣

⎡== max1 οπότε:  (3.34) D
L LN −∝

Αν ένας κύβος περιέχει ένα τουλάχιστον δείγµα µιας επιφάνειας µε επίπεδο 

φωτεινότητας, τότε πρόκειται για κύβο που προσµετράται στον αλγόριθµο. Για ένα σταθερό 

L, το σύνολο των προσµετρούµενων κύβων είναι NL. Επιλέγοντας διάφορες τιµές για το L η 

γραµµική προσαρµογή ελαχίστων τετραγώνων (least square linear fit) του λογάριθµού του 

NL ως προς το λογάριθµο του L δίνει την τιµή του –D. Αλλά όταν η πραγµατική 

κλασµατική διάσταση (FD) µιας εικόνας είναι πολύ υψηλή, τα σηµεία στην image intensity 

επιφάνεια διασπείρονται στη διεύθυνση z, µειώνοντας αποτελεσµατικά την εκτιµώµενη 

κλασµατική διάσταση (FD).  

3.4.2.1 Μέθοδος differential Box-counting 

Η µέθοδος Differential Box Counting (DBC), η οποία θα χρησιµοποιηθεί είναι µια 

τροποποίηση της παραδοσιακής box counting µεθόδου όπως προτάθηκε από τους Sarkar 

και Chaudhuri [55].  

Από την βασική εξίσωση αν η κλασµατική διάσταση FD δίνεται από  την σχέση: 
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)1log(

)log(

r

ND r=    (3.35) 

η διαφορά της µεθόδου DBC συνίσταται στον διαφορετικό τρόπο υπολογισµού του 

. Μια εικόνα µεγέθους M x M pixel is scaled down to a size s x s όπου  και 

s ακέραιος. Τότε προκύπτει η µεταβλητή r=s/M. Η εικόνα ανάγεται τότε στον τρισδιάστατο 

χώρο µε τις συντεταγµένες (x,y) να υποδηλώνουν την προβολή στην δισδιάστατη επιφάνεια 

ενώ η τρίτη συντεταγµένη (z) υποδηλώνει το gray level. Ο (x,y) χώρος διαιρείται σε 

τετράγωνα µεγέθους  όπως αυτά προκύπτουν από το πλέγµα που δηµιουργούν 

ισαπέχουσες παράλληλες γραµµές. Σε κάθε τετράγωνο υπάρχει µια στήλη από κύβους 

µεγέθους .  

rN 12/ >≥ sM

ss×

'sss ××

Αν στη επιφάνεια  υπάρχουν G διαφορετικές τιµές gray level τότε  

[G/s’]=[M/s]. ∆ίνοντας αριθµούς 1,2… στους κύβους µπορούµε να υπολογίσουµε την τιµή 

 για το (i,j)-οστό τετράγωνο: 

ss×

rn

1),( +−= kljinr  (3.36) 

όπου l είναι η µέγιστη και k η ελάχιστη τιµή του gray level στο (i,j)-οστό τετράγωνο. 

Παίρνοντας το άθροισµα σε όλο πλέγµα έχουµε: 

∑=
ji

rr jinN
,

),(  (3.37) 

Το Nr υπολογίζεται για διάφορες τιµές του s άρα και διάφορες τιµές του r. Η κλασµατική 

διάσταση FD υπολογίζεται µε βάση την (3.29) και είναι ίση µε την κλίση της ευθείας που 

προκύπτει από την εφαρµογή της µεθόδου των ελαχίστων τετραγώνων µεταξύ των σηµείων 

log(Nr) και log(1/r) που συνδέονται µε γραµµική σχέση της µορφής y=ax +b. 
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Σχήµα 3-6 Καθορισµός της τιµής  µε χρήση της µεθόδου differential box counting  rn
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4 Σχεδίαση και Ανάπτυξη ολοκληρωµένου συστήµατος 

επεξεργασίας ιατρικών εικόνων  

 

Στα πλαίσια της παρούσας διπλωµατικής κρίθηκε σκόπιµο να αναπτυχθεί ένα 

ολοκληρωµένο σύστηµα επεξεργασίας ιατρικών εικόνων προκειµένου να υλοποιηθούν οι 

µέθοδοι που περιγράφηκαν αναλυτικά στο προηγούµενο κεφάλαιο. Το σύστηµα 

σχεδιάστηκε για την επεξεργασία εικόνων υπερήχων β-σάρωσης της καρωτίδας. Ωστόσο το 

µεγαλύτερο µέρος των λειτουργιών µπορεί να χρησιµοποιηθεί για την ανάλυση ιατρικών 

εικόνων που προέρχονται από διάφορες απεικονιστικές τεχνικές.  

4.1 Αρχιτεκτονική 

Οι βασικές υποµονάδες του συστήµατος απεικονίζονται στο Σχήµα 4-1. Οι κύριες 

υποµονάδες µε τις οποίες γίνεται η ανάλυση και εξάγονται τα αποτελέσµατα είναι αυτές της 

Ανάλυσης Κίνησης, της Ανάλυσης Υφής και της Τµηµατοποίησης. Κατά την ανάπτυξη 

δηµιουργήθηκε η ανάγκη να ενσωµατωθεί στην υποµονάδα εισαγωγής δεδοµένων η 

δυνατότητα χειρισµού ιατρικών αρχείων DICOM καθώς αυτή είναι η πλέον διαδεδοµένη 

µορφή διαχείρισης και µεταφοράς   ιατρικών απεικονιστικών δεδοµένων. Το γραφικό 

περιβάλλον του συστήµατος φαίνεται στο Σχήµα 4-2 όπου το µεγαλύτερος µέρος 

καταλαµβάνει ο χώρος απεικόνισης της ιατρική εικόνας ενώ οι επιµέρους υποµονάδες 

έχουν υλοποιηθεί µε τη µορφή καρτελών (tabs) για µεγαλύτερη ευκολία µετακίνησης 

µεταξύ των υποµονάδων. 

 

 

Σχήµα 4-1 Αρχιτεκτονική Συστήµατος επεξεργασίας ιατρικών εικόνων 
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Σχήµα 4-2 Γραφικό περιβάλλον συστήµατος επεξεργασίας ιατρικών εικόνων 
 

 

4.2 Εισαγωγή δεδοµένων 

Το σύστηµα έχει σχεδιαστεί ώστε να δέχεται σαν είσοδο είτε εικόνες σε οποιοδήποτε 

από τα γνωστά format εικόνας (π.χ. *.tif, *.bmp, *.jpg, *.cri ) είτε ιατρικά αρχεία στο 

πρότυπο DICOM. 

 Στην περίπτωση εισαγωγής εικόνας το σύστηµα ελέγχει την περίπτωση αυτή να 

αποτελεί ένα frame από µια ακολουθία εικόνων. Έτσι στην περίπτωση που το όνοµα 

του αρχείου είναι της µορφής imagename#, όπου # ο αύξων αριθµός µέσα στην 

ακολουθία, γίνεται αναζήτηση όλων των frames µε συνεχόµενη αρίθµηση µέσα στο 

folder προκειµένου να αποτελέσουν την είσοδο για τις µεθόδους ανάλυσης κίνησης 

και ενηµερώνεται ο µέγιστος αριθµός frames. Αν το όνοµα έχει διαφορετική µορφή ή 

δεν βρεθεί αρχείο µε την αµέσως επόµενη αρίθµηση τότε πρόκειται για µια µόνο 

εικόνα οπότε παραµένουν λειτουργικές µόνο οι υπόλοιπες υποµονάδες που δεν 

σχετίζονται µε την ανάλύση κίνησης. 
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 Στη περίπτωση εισαγωγής αρχείου DICOM η εφαρµογή πρώτα εξάγει τις βασικές 

συνοδευτικές πληροφορίες που είναι κωδικοποιηµένες στην επικεφαλίδα (header) του, 

ενώ δίνεται η δυνατότητα αποθήκευσης τους σε αρχείο κειµένου. Έπειτα ο χρήστης 

µπορεί να διαλέξει αν θα εισάγει την ακολουθία εικόνων (Σχήµα 4-4) από τα δυαδικά 

δεδοµένα που ακολουθούν µετά την επικεφαλίδα (Σχήµα 4-3). 

 

Σχήµα 4-3 Η δοµή ενός αρχείου DICOM 
Από τη στιγµή που θα έχει φορτωθεί η ακολουθία των εικόνων στην εφαρµογή ο 

χρήστης µπορεί να επιλέξει να τις αποθηκεύσει σε κάποιο άλλο γνωστό format επιλέγοντας 

το όνοµα που θέλει να δώσει στην ακολουθία. Η αρίθµηση γίνεται αυτόµατα µε το αρχικό 

frame να παίρνει την τιµή 1. 

Με οποιονδήποτε τρόπο και αν γίνει η εισαγωγή µιας εικόνας ή µιας ακολουθίας 

εικόνων αυτές φορτώνονται σε έναν πίνακα από bitmaps (ένα bitmap για κάθε frame ) ενώ 

ακολουθείται µια διαδικασία ψηφιοποίησης της πρώτης εξ αυτών σε έναν πίνακα δυο 

διαστάσεων όπου καταγράφεται η grey-scale τιµή κάθε pixel [0,255] µε το 0 να αντιστοιχεί 

στο µαύρο και το 255 στο άσπρο. Αυτό κρίθηκε σκόπιµο προκειµένου να βελτιώσει τους 

χρόνους επεξεργασίας σε αντιδιαστολή µε την απευθείας αναζήτηση τους από τις εικόνες 

την στιγµή εκτέλεσης των αλγορίθµων. 
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Σχήµα 4-4 Εξαγωγή βασικών πληροφοριών από αρχείο DICOM 

 

4.3 Υποµονάδα προεπεξεργασίας 

Το ολοκληρωµένο σύστηµα δίνει την δυνατότητα προ-επεξεργασίας της εικόνας πριν 

την εφαρµογή κάποιας µεθόδου, οπότε ενηµερώνονται αυτόµατα τα δεδοµένα εισόδου 

όλων των υποµονάδων, οποιαδήποτε στιγµή κι αν επιλέξει ο χρήστης να εφαρµόσει την 

τεχνική προεπεξεργασίας. Αυτή η επιλογή είναι φυσικά προαιρετική οπότε στην περίπτωση 

που παραλειφτεί, ως είσοδος του συστήµατος θεωρείται η αρχική εικόνα ή ακολουθία. 

Όπως περιγράφτηκε αναλυτικά στην παράγραφο 3.1, στην περίπτωση επεξεργασίας 

εικόνων υπερήχων της καρωτίδας που προέρχονται από διαφορετικά ιατρικά µηχανήµατα ή 

από το ίδιο απεικονιστικό µηχάνηµα άλλα µε διαφορετικές ρυθµίσεις, είναι πολύ σηµαντικό 

να γίνει κανονικοποίηση της εικόνας έτσι ώστε η µεσαία τιµή της φωτεινότητας (grey-scale 

median) για το αίµα να λαµβάνει τιµή στο διάστηµα [0,5] και η µεσαία τιµή (grey-scale 

median) µιας περιοχής του έξω χιτώνα (adventitia) να βρίσκεται στο διάστηµα [185,195]. 
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Τις τιµές αυτές για τις δυο περιοχές  αναφοράς µπορούµε να τις καθορίσουµε µέσα από το 

µενού Options→Settings.  

Για την εφαρµογή της διαδικασίας ο χρήστης καλείται να επιλέξει πρώτα µια περιοχή 

που να αντιστοιχεί σε αίµα και αντίστοιχα µια περιοχή του έξω χιτώνα. Για κάθε επιλογή 

εµφανίζεται το αντίστοιχο ιστόγραµµα και στη συνέχεια εφαρµόζεται η γραµµική 

παρεµβολή στη εικόνα. 

4.4 Υποµονάδα ανάλυσης κίνησης 

Με την υποµονάδα ανάλυσης κίνησης ο χρήστης έχει τη δυνατότητα εκτίµησης της 

κίνησης ενός ή περισσοτέρων περιοχών ενδιαφέροντος µε χρήση της µεθόδου (i) block 

matching και region tracking και (ii) της οπτικής ροής. Οι βασικές λειτουργίες των δύο 

µεθόδων ανάλυσης υφής περιγράφονται στις παρακάτω παραγράφους. 

4.4.1 Ανάλυση κίνησης µε τη µέθοδο Block Matching 

Στην συγκεκριµένη υποµονάδα υπολογίζεται η κίνηση µιας περιοχής ενδιαφέροντος 

µέσω της µεθόδου Block Matching και Region Tracking η οποία περιγράφτηκε αναλυτικά 

στην παράγραφο 3.3.1. Το ζητούµενο είναι να εντοπιστεί η νέα θέση της περιοχής 

ενδιαφέροντος που έχει επιλεγεί στο αρχικό frame σε όλα τα επόµενα frames της 

ακολουθίας. Η επιλογή µπορεί να γίνει: α) δίνοντας τις συντεταγµένες του κέντρου της 

περιοχής ενδιαφέροντος και το µέγεθος αυτής (Σχήµα 4-5) β) καθορίζοντας µια ορθογώνια 

περιοχή µε το mouse. Στην πρώτη περίπτωση δεν υπάρχει περιορισµός για το µέγεθος της 

περιοχής ενώ στη δεύτερη για λόγους ευχρηστίας δίνεται η δυνατότητα επιλογής 

συγκεκριµένων τιµών για το µέγιστο µήκος και το µέγιστο πλάτος ώστε η διαδικασία µε το 

mouse να µην είναι χρονοβόρα.  

Η µέθοδος µπορεί να εκτελεστεί για περισσότερες από µια περιοχές ενδιαφέροντος 

και για αριθµό συνολικών frames µικρότερο από αυτών της ακολουθίας δίνοντας έτσι τη 

δυνατότητα σύγκρισης των αποτελεσµάτων µεταξύ διαφορετικών περιοχών. Τα 

αποτελέσµατα παρουσιάζονται µέσω γραφηµάτων αφού προηγουµένως όµως έχουν 

καθοριστεί κάποιες βασικές παράµετροι από το µενού Options→Settings όπως η ανάλυση 

της εικόνας (pixels/mm) και ο αριθµός των frames ανά δευτερόλεπτο (frames /sec). Οι 

παράµετροι που µπορούν να απεικονιστούν είναι α) η αξονική µετατόπιση, β) η ακτινική 

µετατόπιση και γ) ο συντελεστής συσχέτισης µεταξύ της επιλεγµένης περιοχής στο αρχικό 

frame και της ίδιας περιοχής για όλα τα επόµενα frames διατηρώντας σταθερή θέση. Τα 
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παραπάνω µεγέθη παρουσιάζονται συναρτήσει του χρόνου (sec) ενώ υπάρχει δυνατότητα 

επιλογής για τις µονάδες απεικόνισης στον κατακόρυφο άξονα ανάµεσα σε pixel και mm.  

Τα αποτελέσµατα είναι δυνατόν να αποθηκευθούν και σε αρχείο κειµένου όπου 

καταγράφονται για κάθε frame η νέα αξονική και ακτινική θέση, ο συντελεστής συσχέτισης 

µε την περιοχή να διατηρεί σταθερή τη θέση της και ο µεγιστοποιηµένος συντελεστής 

συσχέτισης για τη νέα θέση που εντοπίστηκε.  

 

Σχήµα 4-5: Επιλογή περιοχής ενδιαφέροντος µε εισαγωγή συντεταγµένων 

4.4.2 Ανάλυση κίνησης µε τη µέθοδο Optical Flow 

Αρχικά πρέπει να επιλεγεί µια ορθογώνια περιοχή ενδιαφέροντος το οποίο 

επιτυγχάνεται µε τη βοήθεια του mouse. Όταν επιλεγεί η περιοχή, ο χρήστης πρέπει να 

πατήσει Compute και να περιµένει µέχρι να ολοκληρωθεί ο υπολογισµός της οπτικής ροής 

για τις δύο κατευθύνσεις κίνησης x και y, για όλα τα pixels που περικλείονται. Τότε 

εµφανίζεται στην οθόνη ένα νέο παράθυρο στο οποίο η περιοχή που έχει επιλεγεί 

απεικονίζεται σε µεγέθυνση. Αυτό δίνεται  για να δοθεί η δυνατότητα στον χρήστη να  

επιλέξει  τα  σηµεία που τον ενδιαφέρουν, δηλαδή  τα  όρια  της  αθηρωµατικής  πλάκας  ή 

του τοιχώµατος της καρωτίδας που  µελετάται, εφόσον δε µας ενδιαφέρει η κίνηση 
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ολόκληρης της  περιοχής. Κρατώντας πατηµένο το αριστερό πλήκτρο του mouse πάνω στην 

µεγεθυµένη απεικόνιση µπορούµε να επιλέξουµε τα σηµεία ενδιαφέροντος. 

Αφού ολοκληρωθούν τα παραπάνω βήµατα, µπορούν να εµφανιστούν στην οθόνη  

οπτικοποιηµένες  διάφορες  πληροφορίες  για  τα  σηµεία  ενδιαφέροντος. Έτσι από τον 

πίνακα Show Arrows→Vx εµφανίζονται πάνω στην εικόνα οι  µέγιστες  ταχύτητες, στην  

κατεύθυνση του άξονα x, που αναπτύχθηκαν καθ' όλη τη διάρκεια της ακολουθίας για κάθε 

pixel του σηµείου ενδιαφέροντος. Αντίστοιχα, υπάρχει η δυνατότητα για τον άξονα y (Vy) 

ή και για τους δυο άξονες ταυτόχρονα (Both). Η  οπτική  αναπαράσταση  γίνεται µε χρήση 

βελών, τα οποία έχουν µέγεθος ανάλογο µε το µέτρο της ταχύτητας και φορά την φορά 

της κίνησης. 

Τέλος, παρέχεται η επιλογή Play→Sequence, µε την οποία αναπαράγεται όλη η 

ακολουθία των εικόνων, υπό µορφή video. Εφόσον έχουν επιλεγεί  σηµεία  ενδιαφέροντος, 

τότε σε κάθε frame εµφανίζεται η θέση που προκύπτει για κάθε σηµείο ενδιαφέροντος βάσει 

των αποτελεσµάτων της µεθόδου της οπτικής ροής. Η αναπαράσταση αυτή αποτελεί και 

έναν τρόπο ελέγχου των αποτελεσµάτων της µεθόδου. Εφόσον η µέθοδος λειτουργεί 

σωστά, θα πρέπει τα σηµεία ενδιαφέροντος να ακολουθούν τη γενικότερη κίνηση της 

εικόνας. 

4.5 Υποµονάδα τµηµατοποίησης 

Στν συγκεκριµένη υποµονάδα υλοποιούνται οι τεχνικές που περιγράφτηκαν στην 

παράγραφο 3.2. Συγκεκριµένα χρησιµοποιείται ο µετασχηµατισµός Hough για την 

ανίχνευση αρτηριών τόσο σε διαµήκεις τοµές (ανίχνευση ευθειών) όσο και σε εγκάρσιες 

(ανίχνευση κύκλου). Είναι προφανές ότι ο µετασχηµατισµός Hough δεν εφαρµόζεται 

απευθείας στην ιατρική εικόνα αφού απαιτεί σαν είσοδο την δυαδική έξοδο ενός ανιχνευτή 

ακµών.  

Για να παραχθεί αυτή η εικόνα εφαρµόζεται αρχικά ένα morphological closing όπου 

σαν µάσκα τόσο για dilation όσο και για erosion χρησιµοποιείται ένας κυκλικός δίσκος 

διαστάσεων 23x23 αφαιρώντας έτσι από την εικόνα τα πολύ µικρά τµήµατα τα οποία δεν 

παρουσιάζουν κάποια πληροφορία για τα βασικά σχήµατα της εικόνας και περιορίζοντας 

παράλληλα την έξοδο του ανιχνευτή ακµών. 

Στην καινούρια πλέον εικόνα εφαρµόζεται κανονική κατωφλίωση µε σταθερό 

κατώφλι που προκύπτει  από την κατανοµή των χρωµατικών πυκνοτήτων της εικόνας. Στη 

δυαδική εικόνα που έχει προκύψει δρα τελικά ο ανιχνευτής ακµών Sobel. Για την 
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βελτιστοποίηση των αλγορίθµων Hough  τέθηκαν κάποιοι περιορισµοί όσον αφορά τους 

παραµετρικούς χώρους ( )θ,r  (περίπτωση ευθείας) και ( )bar ,,  (περίπτωση κύκλου)οι 

οποίος προέκυψαν από την ιδιαιτερότητα των υπό ανάλυση ιατρικών εικόνων ώστε να 

αποφεύγονται άσκοποι υπολογισµοί. Έτσι για την ανίχνευση ευθειών το εύρος τιµών για 

την γωνία θ περιορίστηκε σε  
66
πθπ

≤≤−  ώστε να καλύπτει τις συνήθεις  περιπτώσεις 

διαµήκους απεικόνισης αρτηριών. Αντίστοιχα για τον κύκλο τέθηκε περιορισµός στο εύρος 

τιµών του r ώστε να προσεγγίζει συνήθη µεγέθη αρτηρίας.  

Με τον ίδιο τρόπο χρησιµοποιήθηκαν διάφοροι κανόνες φιλτραρίσµατος για του 

συσσωρευτές ( )θ,rP ,  ώστε στην έξοδο να απεικονίζονται µόνο τα επιθυµητά 

γεωµετρικά σχήµατα. 

( barP ,, )

Εκτός από τις δυο αυτές εφαρµογές το πρόγραµµα έχει τη δυνατότητα εντοπισµού και 

υπολογισµού του IMT ακολουθώντας παρόµοια λογική µε την ανίχνευση ευθειών που 

περιγράφτηκε αλλά αυτή την φορά σε µικρότερη περιοχή της εικόνας που επιλέγεται 

χειροκίνητα από τον χρήστη. Η περιγραφή της διαδικασίας γίνεται αναλυτικά στο επόµενο 

κεφάλαιο.  

4.6 Υποµονάδα ανάλυσης υφής 

Πριν την εφαρµογή οποιασδήποτε µεθόδου ανάλυσης υφής πρέπει να καθοριστεί µια 

περιοχή ενδιαφέροντος. Αυτό γίνεται µέσω του mouse και η περιοχή που επιλέγεται έχει 

πολυγωνική µορφή ώστε να ταυτίζεται όσο το δυνατό περισσότερο µε την υπό εξέταση 

περιοχή της εικόνας. Από την στιγµή που ολοκληρώνεται η επιλογή της περιοχής 

εµφανίζεται αυτόµατα το ιστόγραµµα της σε grayscale. Εφόσον έχει προηγηθεί 

κανονικοποίηση της εικόνας υπάρχει η δυνατότητα επιλογής αν το εµφανιζόµενο 

ιστόγραµµα θα είναι αυτό της αρχικής εικόνας ή αυτής που έχει προκύψει µετά την 

κανονικοποίηση.  

Εφόσον έχει καθοριστεί η περιοχή ενδιαφέροντος µπορεί να υπολογιστεί η 

κλασµατική διάσταση της περιοχής καθώς και χαρακτηριστικά υφής που βασίζονται σε 

στατιστικά πρώτης τάξης της φωτεινότητας.  

 

 69



Σχήµα 4-6: Παράδειγµα επιλογής ROI και υπολογισµού χαρακτηριστικών υφής 

4.7 Υλοποίηση συστήµατος 

To σύστηµα ANALYSIS έχει γραφτεί σε περιβάλλον MS Visual Studio 2005 ενώ η 

γλώσσα που χρησιµοποιήθηκε είναι η Visual C++ .NET (Framework Version 2.0). 

Πρόκειται για managed code (MC++) ο οποίος διαφέρει κατά πολύ από την κλασσική C++ 

(standard C++ κατά το πρότυπο ISO/ANSI). To .NET Framework αποτελείται από δυο 

βασικά στοιχεία: το περιβάλλον εκτέλεσης της εφαρµογής γνωστό σαν Common Language 

Runtime (CLR) και τις βιβλιοθήκες των κλάσεων που χρησιµοποιεί. Το σηµαντικότερο 

πλεονέκτηµα είναι ότι η εφαρµογή που δηµιουργείται είναι ανεξάρτητη από την έκδοση του 

λειτουργικού συστήµατος και αρκεί µόνο να υπάρχει εγκατεστηµένο το .NET Framework 

προκειµένου να είναι δυνατή η εκτέλεση του προγράµµατος. Επίσης άλλα σηµαντικά 

πλεονεκτήµατα είναι οι αυξηµένες δυνατότητες όσον αφορά στο γραφικό περιβάλλον 

(Graphical User Interface-GUI), η καλύτερη διαχείριση της µνήµης σε σχέση µε την 

κλασσική C++ και η µεγαλύτερη αξιοπιστία και ασφάλεια των παραγόµενων εφαρµογών.  
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5 Ολοκληρωµένο σύστηµα ανάλυσης ιατρικών εικόνων: 

Εφαρµογή σε εικόνες υπερήχων β-σάρωσης 

5.1 Κανονικοποίηση εικόνας ηπερήχου β-σάρωσης 

Για την εφαρµογή της διαδικασίας ο χρήστης καλείται να επιλέξει πρώτα µια περιοχή 

που να αντιστοιχεί στο αίµα (Σχήµα 5-1 (α),(β)) και αντίστοιχα µια περιοχή 

adventitia(Σχήµα 5-1 (γ),(δ)). Για κάθε επιλογή εµφανίζεται το αντίστοιχο ιστόγραµµα και 

στη συνέχεια εφαρµόζεται η γραµµική παρεµβολή στην εικόνα (Σχήµα 5-3).  

  
(α) (γ) 

  
(β) (δ) 

Σχήµα 5-1 ∆ιαδικασία κανονικοποίησησης 
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Σχήµα 5-2 Αρχική εικόνα 

 

Σχήµα 5-3 Κανονικοποιηµένη εικόνα 
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5.2 Υπολογισµός Intimal Media Thickness 

Αρχικά από το µενού Options→Settings καθορίζουµε την ανάλυση της εικόνας 

(pixels/mm). Στη συνέχεια από το µενού Hough Transform ενεργοποιούµε την επιλογή ΙΜΤ 

manually ώστε να καθορισούµε εµείς την προς εξέταση περιοχή της εικόνας. Μετακινώντας 

το mouse πάνω στην εικόνα µπορούµε να βλέπουµε παράλληλα στο αριστερό µέρος της 

εφαρµογής την περιοχή, µε κέντρο τη θέση που βρισκόµαστε, σε µεγένθυση. Η διαδικασία 

υπολογισµού του IMT ξεκινάει όταν πατήσουµε το αριστερό πλήκτρο του mouse ενώ το 

αποτέλεσµα (σε mm) καθώς και η γραφική  απεικόνιση του εµφανίζονται στην οθόνη 

(Σχήµα 5-4). Στη συγκεκριµένη περίπτωση η εικόνα πέρασε πρώτα από το στάδιο της 

κανονικοποίησης σύµφωνα µε την διαδικασία που περιγράφτηκε στην προηγούµενη 

παράγραφο. 

 

 

Σχήµα 5-4 Υπολογισµός Intimal-Media Thickness 
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5.3 Ανίχνευση περιγράµµατος της καρωτίδας σε εγκάρσιες εικόνες 

υπερήχων β-σάρωσης 

Αφού εισάγουµε µια εγκάρσια εικόνα υπερήχου β-σάρωσης θέλουµε µέσω της 

εφαρµογής να ανιχνεύσουµε το περίγραµµα της καρωτίδας. Αυτό υλοποιείται από το µενού 

Hough Transform επιλέγοντας Circle Detection (Σχήµα 5-5). Η ανίχνευση του 

περιγράµµατος απεικονίζεται γραφικά από την εφαρµογή πάνω στην εικόνα 

 

Σχήµα 5-5 Ανίχνευση περιγράµµατος καρωτίδας σε εγκάρσια εικόνα 

 

 

Σχήµα 5-6 Περίγραµµα καρωτίδας σε µεγένθυση 
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5.4 Ανίχνευση περιγράµµατος της καρωτίδας σε διαµήκεις εικόνες 

υπερήχων β-σάρωσης 

Εισάγουµε µια διαµήκης εικόνα καρωτίδας και στο µενού Hough Transform 

επιλέγουµε Artery Detection. Η γραφική απεικόνιση της διαδικασίας φαίνεται στο σχήµα 

(Σχήµα 5-7). 

 

Σχήµα 5-7 Ανίχνευση περιγράµµατος καρωτίδας σε διαµήκης εικόνα 
 

 

 

5.5 Εκτίµηση της κίνησης του τοιχώµατος µε τη µέθοδο Block matching 

Για τον έλεγχο της σωστής λειτουργίας της µεθόδου χρησιµοποιήθηκε µια ακολουθία 

υπερήχων β-σάρωσης υγιούς αρτηρίας καρωτίδας. Αρχικά  στο µενού Options→Settings 

καθορίστηκαν οι παράµετροι (Σχήµα 5-8) όσον αφορά στην ανάλυση της εικόνας 

(pixels/mm) και την συχνότητα λήψης της ακολουθίας (frames/sec). Στη συνέχεια 

εφαρµόστηκε η διαδικασία της κανονικοποίησης (Σχήµα 5-2, Σχήµα 5-3) και έγινε η 

εφαρµογή της µεθόδου διαδοχικά για 6 διαφορετικές περιοχές ενδιαφέροντος όπως 

φαίνονται στο Σχήµα 5-9. Μια πρώτη εκτίµηση της τεχνικής µπορεί να γίνει επιλέγοντας τη 

διαδοχική απεικόνιση των frames από το µενού Play→Sequence. Κατά την αναπαραγωγή 

εµφανίζονται ταυτόχρονα και οι νέες θέσεις για κάθε µια από τις επιλεγµένες περιοχές. 

Μέσω αυτής της  συνεχούς ροής φαίνεται σε πρώτη φάση να υπάρχει πολύ καλή 

παρακολούθηση της κίνησης του τοιχώµατος της καρωτίδας.  
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Σχήµα 5-8 Βασικές παράµετροι εικόνας – Παράµετροι κανονικοποίησης  
 

Για καλύτερη ποιοτική ανάλυση τα αποτελέσµατα απεικονίζονται µε την µορφή 

γραφικών παραστάσεων όπως φαίνεται στα σχήµατα που ακολουθούν.  

 

 

Σχήµα 5-9 Εφαρµογή µεθόδου Block matching 
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Σχήµα 5-10 Αξονική µετατόπιση. Περιοχές 1-3  
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Σχήµα 5-11 Αξονική µετατόπιση. Περιοχές 4-6 
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Σχήµα 5-12 Ακτινική µετατόπιση. Περιοχές 1-3 
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Σχήµα 5-13 Ακτινική µετατόπιση. Περιοχές 4-6 
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Σχήµα 5-14 Συντελεστής συσχέτισης. Περιοχές 1-3  
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Σχήµα 5-15  Συντελεστής συσχέτισης. Περιοχές 4-6 
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Από τις παραπάνω γραφικές παραστάσεις διαπιστώνουµε ότι τα αποτελέσµατα είναι 

τα αναµενόµενα. Όσον αφορά στην αξονική µετατόπιση παρατηρούµε ότι η κίνηση και για 

τις 6 περιοχές είναι εντελώς τυχαία χωρίς να δίνει κάποια χρήσιµη πληροφορία για εξαγωγή 

συµπερασµάτων. Αντίθετα η ακτινική µετατόπιση παρουσιάζει περιοδικότητα και στις 6 

περιπτώσεις ακολουθώντας τον καρδιακό κύκλο ο οποίος απεικονίζεται και σε 

ηλεκτροκαρδιογράφηµα στο κάτω µέρος της ιατρικής εικόνας (Σχήµα 5-9). Αυτό ήταν 

άλλωστε αναµενόµενο από τη στιγµή που η κίνηση κατά την ακτινική διεύθυνση οφείλεται 

αποκλειστικά στη ροή του αίµατος. Το ίδιο συµβαίνει και µε τον συντελεστή συσχέτισης. 

Εφόσον η περιοχή αναφοράς είναι πάντα το αρχικό frame είναι λογικό να εµφανίζει και 

αυτός περιοδική συµπεριφορά. Είναι πολύ ενθαρρυντικό το γεγονός ότι ο συντελεστής έχει 

πεδίο τιµών πολύ κοντά στην µονάδα καταδεικνύοντας ότι η µέθοδος είναι αρκετά 

αξιόπιστη. 

 

5.6 Εκτίµηση της κίνησης του τοιχώµατος µε τη µέθοδο Optical Flow 

Χρησιµοποιώντας την ίδια ακολουθία µε την προηγούµενη παράγραφο εφαρµόζουµε 

αυτήν τη φορά τη µέθοδο Optical Flow. Αφού επιλέχθηκε η περιοχή ενδιαφέροντος στη 

συνέχεια καθορίσαµε τα σηµεία προς εξέταση έτσι ώστε αυτά να ανήκουν πάνω στην 

εσωτερική πλευρά του τοιχώµατος της αρτηρίας (Σχήµα 5-16).  

 

Σχήµα 5-16 Επιλογή σηµείων ενδιαφέροντος για την µέθοδο Optical Flow  
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Παρατηρώντας την αναπαραγωγή της ακολουθίας σε συνεχή ροή διαπιστώθηκε ότι τα 

σηµεία ακολουθούσαν µεν την γενικότερη κίνηση του τοιχώµατος ωστόσο δεν είχαν 

ιδανική προσαρµογή. Παρά το γεγονός αυτό όµως οι πληροφορίες σχετικά µε τις µέγιστες 

ταχύτητες που αναπτύχθηκαν (Σχήµα 5-17, Σχήµα 5-18) µπορούν να χρησιµοποιηθούν 

κανονικά για την εξαγωγή συµπερασµάτων καθώς περιγράφουν ικανοποιητικά την κίνηση 

του τοιχώµατος. 

 

Σχήµα 5-17 Μέγιστες ταχύτητες κατά τον άξονα x 
 

 

Σχήµα 5-18 Μέγιστες ταχύτητες κατά τον άξονα y 
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5.7 Υπολογισµός χαρακτηριστικών υφής 

Σε 9 ασυµπτωµατικές και 9 συµπτωµατικές πλάκες υπολογίστηκαν τα στατιστικά 

πρώτης τάξης καθώς και η κλασµατική διάσταση αφού προηγουµένως είχε εφαρµοστεί η 

τεχνική της κανονικοποίησης. Για να εκτιµηθεί κατά πόσο µπορεί κάποιο χαρακτηριστικό 

υφής να υποδηλώσει την διαφορετικότητα µεταξύ των δυο οµάδων χρησιµοποιήθηκε το 

Student’s t-test (Πίνακας 5-1) ωστόσο η τιµή που προέκυψε δεν επιτρέπει την εξαγωγή 

συµπερασµάτων (µια τιµή p<0.05 θα ήταν ενδεικτική σηµαντικής διαφοροποιήσεως ).  

 

Πίνακας 5-1 Μέσος όρος, τυπική απόκλιση κλασµατικής διάστασης  

 Ασυµπτωµατικές Συµπτωµατικές p-value 

FD 2,1368± 0,0977 2,1604± 0,0317 0,5012 

 

 

 

Στα σχήµατα που ακολουθούν φαίνονται δυο παραδείγµατα εφαρµογής των µεθόδων 

ανάλυσης υφής. Ένα για ασυµπτωµατική πλάκα (Σχήµα 5-19) και ένα για συµπτωµατική 

πλάκα (Σχήµα 5-20) 

 

 
(α) Επιλεγµένη περιοχή (β) Ιστόγραµµα 
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(γ) Στατιστικά πρώτης τάξης 

Σχήµα 5-19 Παράδειγµα ασυµπτωµατικής αθηρωµατικής πλάκας καρωτίδας 
 

 
(α) Επιλεγµένη περιοχή (β) Ιστόγραµµα 

 
(γ) Στατιστικά πρώτης τάξης 

Σχήµα 5-20 Παράδειγµα συµπτωµατικής αθηρωµατικής πλάκας καρωτίδας 
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6 Συµπεράσµατα 

6.1 ∆υσκολίες και πως αντιµετωπίσθηκαν 

Όσον αφορά στις τεχνικές που αναπτύχθηκαν οι κυριότερες δυσκολίες προέκυψαν 

στην ανίχνευση περιγραµµάτων  µέσω του µετασχηµατισµού Hough καθώς και στην 

ακριβή παρακολούθηση της κίνησης των σηµείων ενδιαφέροντος µε την µέθοδο optical 

flow. 

Από τον συσσωρευτή µε τις υποψήφιες ευθείες έπρεπε να επιλεχθούν µόνο οι δυο που 

αντιπροσώπευαν καλύτερα τα όρια των δυο τοιχωµάτων της αρτηρίας. Αυτό άλλες φορές 

προέκυπτε εύκολα µε κριτήριο µόνο την µεγιστοποίηση των σηµείων που άνηκαν σε µια 

υποψήφια ευθεία ενώ άλλες φορές έπρεπε να επιλεγούν σύνθετοι κανόνες ώστε να 

αποκλειστούν ευθείες οι οποίες περιέγραφαν άλλες κυρίαρχες ακµές της εικόνας. 

Στην περίπτωση του κύκλου επειδή ο αλγόριθµος ψάχνει να βρει σηµεία που ανήκουν 

σε ακµές πάνω σε ένα κυκλικό περίγραµµα τύχαινε πολλές φορές να εντοπίζονται κύκλοι 

µε βάση την µεγιστοποίηση των σηµείων που ανήκουν στο συγκεκριµένο περίγραµµα, οι 

οποίοι στην πραγµατικότητα δεν υπήρχαν. Έτσι έπρεπε να τεθούν κάποιοι περιορισµοί που 

είχαν σχέση µε την εσωτερική περιοχή που όριζε ο υποψήφιος κύκλος. Ιδανικά θα έπρεπε 

να µην περικλείει καθόλου ακµές αντιπροσωπεύοντας την περιοχή του αίµατος. 

Στην µέθοδο optical flow όπως έχει ήδη αναφερθεί, κατά την εκτίµηση της κίνησης, 

δεν γίνεται αναζήτηση του κάθε pixel στο επόµενο frame αλλά µε βάση τις διάφορες 

µεταβολές φωτεινότητας εκτιµάται µια αναµενόµενη µετατόπιση. Εποµένως η όλη 

εκτίµηση της µετατόπισης ενός pixel για το τρέχον frame, εξαρτάται από τη συνολική 

εκτίµηση για όλα τα προηγούµενα frames. 

Πράγµατι, κυριότερη αδυναµία της µεθόδου αποτελεί η παρακολούθηση του 

"πραγµατικού" σηµείου ενδιαφέροντος. Πιο συγκεκριµένα, επιλέγεται στην πρώτη εικόνα 

της ακολουθίας ένα σηµείο ενδιαφέροντος. Στη συνέχεια και για κάθε διαδοχικό ζευγάρι 

εικόνων υπολογίζεται µια νέα θέση για το σηµείο αυτό, βάσει των αποτελεσµάτων της 

µεθόδου οπτικής ροής. ∆υστυχώς, εάν για κάποιο λόγο δεν εντοπιστεί σωστά η νέα θέση του 

σηµείου, η µέθοδος συνεχίζει κανονικά να υπολογίζει ταχύτητες και επόµενες θέσεις αλλά 

για κάποιο άλλο σηµείο και όχι το πραγµατικό σηµείο ενδιαφέροντος. ∆ηλαδή εάν χαθεί το 

πραγµατικό σηµείο τότε είναι αδύνατον να ξαναβρεθεί. 
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6.2 Μελλοντικές επεκτάσεις 

Σε µια µελλοντική έκδοση, θα µπορούσε να ενσωµατωθεί στατιστική επεξεργασία 

των δεδοµένων που παράγονται προκειµένου να βοηθήσει στη λήψη αποφάσεων. Αυτό 

έχει νόηµα κυρίως στην περίπτωση των µεθόδων ανάλυσης κίνησης. 

Ακόµη υπάρχουν πολλές τεχνικές όσον αφορά στην ανάλυση υφής, που θα 

µπορούσαν να αναπτυχθούν και να ενσωµατωθούν στην υπάρχουσα υποµονάδα του 

υπολογιστικού συστήµατος όπως η Laws’ texture energy method ή ο υπολογισµός 

στατιστικών δεύτερης τάξης ο οποίος δε βασίζεται µόνο στην πληροφορία που παίρνουµε 

από το ιστόγραµµα αλλά συνεκτιµά και την θέση του κάθε pixel. 
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