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 تصويربرداري با . رزولوشن، كنتراست و نويز تصوير : عبارتند از اي سه مشخصه اصلي در بررسي كيفيت تصاوير پزشكي هسته : مقدمه
 يكي از . دهد تابش پوزيترون ويژگي و حساسيت بالايي در كاربردهاي انكولوژي دارد، اما سطح بالاي نويز، كيفيت تصاوير را تنزّل مي

 . توان از آن براي كاهش نويز استفاده كرد، تبديل موجك است روشهايي كه مي
 نگاري كارلو براي مقطع سازي مونت افزار شبيه كه نرم SimSET افزار از نرم PET در مطالعه حاضر، براي توليد تصاوير : روشها مواد و

 اكتيويته نسبي ارگانهاي مختلف در فانتوم بر اساس تصاوير واقعي . استفاده شده است NCAT باشد، و فانتوم چهار بعدي تابشي مي
 . اند بالاترين شمارش به عنوان تصوير مرجع و ساير تصاوير به عنوان تصاوير نويزي مورد پردازش قرار گرفته تصوير با . اند تنظيم شده

 ۵۴ در اين تحقيق تأثير . اند تدوين شده MATLAB افزار هاي لازم براي بازسازي، پردازش تصاوير و نويززدايي با استفاده از نرم برنامه
 به منظور مقايسه تصاوير نويز زدايي شده با تصوير . روي تصاوير مورد بررسي قرار گرفته است موجك مختلف با چهار روش متفاوت بر

Line و اختلاف RMS مرجع، از profile استفاده شده است . 
 در ايـن حالـت . در سطح اول تجزيـه تشـخيص داده شـد SWT بهترين روش نويززدايي RMS با توجه به مقادير : گيري نتيجه بحث و

 مجلـه فيزيـك ( . رسد و بيشترين شباهت بين تصوير نويز زدايي شده و تصوير مرجع وجود داشـت نسبي به كمترين مقدار مي RMS مقدار
 ) ۴۱ - ۵۰ : ۸۸ تابستان ، ) ۲۳ ( ، پياپي ۲ ، شماره ۶ پزشكي ايران، دوره

NCAT م و فانتو SimSET افزار ، نرم ، نويز، تبديل فوريه، تبديل موجك PET تصويربرداري : كلمات كليدي



 همكاران و بهاره شالچيان

 ۸۸ ،  تابستان ) ۲۳ ( ، پياپي ۲ ، شماره ۶ مجله فيزيك پزشكي ايران، دوره / ۴۲

 مقدمه - ۱
 يكي از روشهاي اصلي براي ارزيابي كيفيت تصوير، بررسي

 توان اين خصوصيات را خصوصيات فيزيكي آن است كه مي
 براي تصوير يا سيستم تصويربرداري بصورت كمي محاسبه

 اي اي كه براي كيفيت تصاوير پزشكي هسته سه مشخصه . كرد
 رزولوشن مكاني به : گيرند، عبارتند از ي مورد نظر قرار م

 معناي جزئيات يا وضوح، كنتراست به معناي تفاوت در
 بين نواحي كه غلظت ) يا تفاوت در شدت ( دانسيته تصاوير

 راديواكتيويته متفاوتي دارند، نويز آماري ناشي از تغيير يا
 نوسان در واپاشي راديواكتيو و نويز ساختاري ناشي از

 هاي متفاوتي از اين سه فاكتور جنبه . ستگاه آرتيفكتهاي د
 كنند، اما كاملاً مستقل از كيفيت تصوير را توصيف مي

 بهبود يكي از آنها با بهتر يا بدتر شدن يك يا . يكديگر نيستند
 . ] ۱ [ چند فاكتور ديگر همراه است

 يكي از روشهاي PET تصويربرداري با تابش پوزيترون يا
 باشد كه در اي مي ر پزشكي هسته تصويربرداري توموگرافي د

 هر چند . سالهاي اخير بسيار مورد توجه قرار گرفته است
 ويژگي و حساسيت بالايي در كاربردهاي PET تصاوير

 اما سطح بالاي نويز در اين تصاوير ، ] ۳ ، ۲ [ انكولوژي دارند
 . دهد صحت تشخيص را كاهش مي

 اي، ه روش متداول براي كاهش نويز در تصاوير پزشكي هست
 اين تبديل در آناليز و . است FT يا به اختصار ۱ تبديل فوريه

 تبديل فوريه با استفاده از . پردازش تصاوير بسيار كاربرد دارد
 يك سيگنال به عوامل سينوسي يعني فركانسهاي سازنده

 اما اين تبديل داراي محدوديتهايي . ] ۴ [ شود سيگنال تجزيه مي
 زماني در فضاي / كاني در تبديل فوريه، اطلاعات م . است

 براي مثال در يك تصوير پزشكي . رود فركانس از بين مي
 اي، تغييرات مكاني مربوط به غلظت ماده راديواكتيو در هسته

 ها به فضاي بدن حائز اهميت است كه با انتقال اين داده

1 Fourier transform 

 از طرف . رود فركانس، تمامي اطلاعات مكاني از بين مي
 بودن فوريه بايد شرط ثابت ديگر، براي استفاده از تبديل

 در حاليكه سيگنالهاي مربوط به تصاوير . سيگنال برقرار باشد
 اشكال ديگر اين است كه . اي ثابت نيستند پزشكي هسته

 كند كه يك فركانس خاص در سيگنال تبديل فوريه تعيين مي
 وجود دارد يا نه و در مورد اينكه اين فركانس در كجاي

 اما . ] ۵ [ دهد اتي بدست نمي سيگنال واقع شده، اطلاع
 براي . اند اي در مكان كد شده اطلاعات تصاوير پزشكي هسته

 معادل ايجاد يك مولفه مثال وجود يك متاستاز در تصوير،
 جديد در حوزه فركانس است اما مكان آن در اين حوزه

 . شود مشخص نمي
 STFT يا به اختصار ۲ روش ديگر تبديل فوريه زمان كوتاه

 ن حالت سيگنال به بخشهاي به اندازه كافي در اي . است
 گردد، بطوري كه بتوان در هر يك از اين كوچك تقسيم مي

 سپس تبديل فوريه در هر . بخشها سيگنال را ثابت فرض كرد
 بطور جداگانه انجام و نتايج به ترتيب مجاور هم ) پنجره ( بازه

 به تبديل فوريه زمان كوتاه مشكل اصلي . شوند قرار داده مي
 اين اصل كه در . صل عدم قطعيت هايزنبرگ مربوط است ا

 واقع براي مومنتم و مكان ذرات در حال حركت بيان شده
 يك سيگنال نيز بكار فركانس - است، در مورد اطلاعات زمان

 بر طبق آن، اطلاعات فركانسي و زماني يك سيگنال . رود مي
 فركانس، قابل دستيابي - در يك نقطه در نمودار زمان

 توان مشخص كرد كدام جزء طيفي در يعني نمي . اشد ب نمي
 توان باندهاي كدام لحظه خاص وجود دارد و تنها مي

 هر . فركانسي موجود در يك فاصله زماني را مشخص كرد
 چه پهناي پنجره باريكتر باشد، رزولوشن زماني بهتر است و

 شود، اما رزولوشن فرض ثبات سيگنال هم بهتر برقرار مي
 برعكس، پنجره پهن رزولوشن . ر خواهد شد فركانسي بدت

 . دهد ضعيف بدست مي فركانسي خوب و رزولوشن زماني

2 Short time Fourier transform



 كاهش نويز در تصاوير با تبديل موجك

 ۸۸ ،  تابستان ) ۲۳ ( ، پياپي ۲ شماره ، ۶ مجله فيزيك پزشكي ايران، دوره / ۴۳

 هاي پهن ممكن است با شرط ثبات علاوه بر آن، پنجره
 . ] ۵ [ سيگنال متناقض باشند

 هم رزولوشن فركانسي و WT يا به اختصار ۱ تبديل موجك در
 كند، ي فركانس تغيير م - هم رزولوشن زماني در نمودار زمان

 تفاوت . بدون اينكه اصل عدم قطعيت هايزنبرگ نقض شود
 اين است كه پهناي تبديل فوريه زمان كوتاه با تبديل موجك

 اين روش در . كند پنجره براي هر يك از اجزاي طيفي تغيير مي
 فركانسهاي بالا، رزولوشن زماني خوب و رزولوشن فركانسي

 انسي خوب و ضعيف و در فركانسهاي پايين، رزولوشن فرك
 در تبديل موجك . دهد رزولوشن زماني ضعيف بدست مي

 گسسته، سيگنال از يك سري فيلترهاي بالاگذر براي آناليز
 گذر براي آناليز فركانسهاي بالا و از يك سري فيلترهاي پايين

 سيگنال به دو بخش . ] ۶ [ شود فركانسهاي پايين، عبور داده مي
 يگنال از فيلتر بالاگذر كه بخش حاصل از عبور س : شود تقسيم مي

 ۲ باشد و جزئيات مي ) از جمله نويز ( شامل اطلاعات فركانس بالا

 گذر كه نام دارد، و بخش حاصل از عبور سيگنال از فيلتر پايين
 شامل اطاعات فركانس پايين و در برگيرنده مشخصات هويتي

 در نهايت، . ] ۸ ، ۷ [ شود ناميده مي ۳ سيگنال است و كليات
 سيگنالها را خواهيم داشت كه همان سيگنال اوليه را گروهي از
دهند اما هر گروه سيگنال به باند فركانسي متفاوتي نشان مي

 دانيم كدام سيگنال به كدام باند در اين حالت مي . مربوط است
 فركانسي مربوط است و اگر همه آنها را با هم در يك گراف سه

 ركانس را در محور بعدي نمايش دهيم، زمان را در يك محور، ف
 در اينجا نيز با . دوم و دامنه را در محور سوم خواهيم داشت

 توان مشخص كرد توجه به اصل عدم قطعيت هايزنبرگ نمي
 دانيم كدام كدام فركانس در كدام لحظه خاص وجود دارد، اما مي

 . باند فركانسي در كدام فاصله زماني وجود دارد
 باشند، اگر يك و بعد مي با توجه به اينكه تصاوير داراي د

1 Wavelet transform 
2 Detail 
3 Approximation 

 تصوير توسط تبديل موجك گسسته مورد تجزيه قرار گيرد،
 يك تصوير مربوط به كليات و : چهار تصوير بدست مي آيد

 جزئيات افقي، عمودي و ( سه تصوير مربوط به جزئيات
 اي نويز معمولاً از نوع از آنجا كه در پزشكي هسته ). قطري

 رسد كه اين جزئيات سهم باشد، به نظر مي فركانس بالا مي
 هدف از اين تحقيق نيز، . اي در ايجاد نويز داشته باشد عمده

 با استفاده از PET سازي شده كاهش نويز در تصاوير شبيه
 . تبديل موجك است

 در حال حاضر، تبديل موجك بطور گسترده در بسياري از موارد
 كاهش سازي تصاوير، توان به فشرده از آن جمله مي . رود بكار مي

 و ) الكتروكارديوگرام ( ECG نويز، نويززدايي در سيگنالهاي
 . ] ۱۰ ، ۹ ، ۷ [ اشاره كرد ۴ بهبود كيفيت تصوير

 مواد و روشها - ۲
 يك روش براي ارزيابي و توسعه دستگاههاي تصويربرداري

 . سازي است پزشكي و روشهاي كار آنها استفاده از تكنيكهاي شبيه
 ت تصويربرداري واقعي، انجام بسياري با توجه به اينكه در مطالعا

 بر است، روشهاي از تجربيات عملاً غير ممكن و يا بسيار هزينه
 سازي بصورت يك مكمل مهم و ضروري در مباحث تئوري، شبيه

 آزمايشگاهي و مطالعات كلينيكي به شمار / روشهاي تجربي
 SimSET ۵ سازي از در مطالعه حاضر، براي شبيه . ] ۱۱ [ رود مي

 كارلو براي سازي مونت افزار شبيه اده شده است؛ كه نرم استف
. ] ۱۲ [ باشد مي نگاري تابشي مقطع

 سازي، در دست داشتن يك يك بخش مهم در مطالعات شبيه
 در اين مطالعه، فانتوم . مدل واقعي از آناتومي بدن انسان است

 منظور ايجاد مدلي واقعي از كه به NCAT ۶ چهار بعدي
 وژي انسان توسعه يافته است، مورد استفاده آناتومي و فيزيول
 بايد مقدار NCAT براي توليد فانتوم . ] ۱۳ [ قرار گرفته است

4 Image enhancement 
5 Simulation System for Emission Tomography 
6 NURBS­based Cardiac­Torso Phantom



 همكاران و بهاره شالچيان
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 در اينجا . اكتيويته اندامهاي تنه بصورت نسبي تعيين شود
 فرض شده است و اكتيويته ۱۰۰ اكتيويته بطن چپ برابر با

 به منظور تعيين . گردد ساير ارگانها نسبت به آن محاسبه مي
 كتيويته نسبي بين ارگانهاي مختلف از يك اسكن نرمال ا

PET پس از باز كردن تصوير در محيط . استفاده شد 
MATLAB براي بطن ۱۰۰ ، نسبتهاي اكتيويته با فرض مقدار 

 ، ۶۰ ، كبد ۷۵ بطن راست : چپ بدين صورت مشخص شدند
 سپس اين مقادير به ارگانهاي متناظر . ۱۰ ها و ريه ۵۰ طحال

 سپس، يك تصوير با . نسبت داده شدند NCAT در فانتوم
 شمارش بالا به عنوان تصوير مرجع و تصاويري با شمارش

 . سازي شدند پايين به عنوان تصاوير نويزي شبيه
 هاي لازم براي بازسازي، پردازش تصاوير و نويز تمامي برنامه

 MATLAB افزار ، با استفاده از نرم ) كاهش نويز / حذف ( زدايي
 ها از روش تبديل موجك براي در تمامي برنامه . تدوين شدند

 در مجموع . تجزيه و بازسازي مجدد تصاوير استفاده شده است
 چهار برنامه كه هر يك با روشي خاص و متفاوت، تصاوير را

 موجك مختلف بر ۵۴ كردند، تهيه شدند و تأثير نويز زدايي مي
 هار برنامه در اينجا اين چ . روي تصاوير مورد بررسي قرار گرفتند

 . شوند به اختصار توضيح داده مي
 تبديل ( DWT ۱ زدايي با استفاده از روش نويز - ۱ - ۲

 ) موجك گسسته
 در اين تكنيك ابتدا تصاوير به چهار قسمت كليات، جزئيات
 افقي، جزئيات عمودي و جزئيات قطري تجزيه و سپس با

 كليات، ) با استفاده از الف : چند روش مختلف بازسازي شدند
 ) كليات و جزئيات عمودي، د ) كليات و جزئيات افقي، ج ) ب

 با توجه به اينكه نويز موجود در . كليات و جزئيات قطري
 باشد، اي معمولاً داراي فركانس بالا مي هسته تصاوير پزشكي

 بالا - حذف بخش جزئيات كه در برگيرنده اطلاعات فركانس
 ش نويز تواند در كاه و مشخصات جزئي سيگنال است، مي

1 Single­level Discrete Wavelet Transform 2­D 

 لازم به ذكر است كه قسمت كليات حاوي . موثر باشد
 . پايين و مشخصات هويتي سيگنال است - اطلاعات فركانس

 . پس از آن، جزئيات را دو به دو با بخش كليات جمع كرديم
 در مرحله بعد قسمت كليات را حذف و جزئيات را به

 ا ت ) دو تايي و سه تايي ( شكلهاي مختلف با هم جمع كرديم
 مشخص شود كه كدام حالت از حذف جزئيات، بيشترين

 . دارد تأثير را در كاهش نويز
 تبديل ( SWT ۲ روش نويززدايي با استفاده از - ۲ - ۲

 ) موجك گسسته ساكن
 نيز همانند روش قبلي تصاوير به چهار قسمت در اين تكنيك

 كليات، جزئيات افقي، جزئيات عمودي و جزئيات قطري
 در اين روش . ي مختلف بازسازي شدند تجزيه و با روشها

 تصاويري كه فقط با استفاده از كليات بازسازي شدند، از
 كيفيت مطلوبي برخوردار بودند و با اضافه شدن هر يك از

 . شد جزئيات به كليات نويز به وضوح به تصاوير اضافه مي
 به SWT در مرحله دوم قسمت كليات دوباره با استفاده از

 ئيات افقي، جزئيات عمودي و جزئيات قطري كليات، جز
 سپس . بازسازي شد ) به تنهايي ( تجزيه و با استفاده از كليات

 بدين ترتيب نتايج . اين مرحله براي بار سوم نيز تكرار شد
 . تجزيه تا سه سطح مورد بررسي قرار گرفت

 ۳ كليّ گذاري آستانه روش - ۳ - ۲

 اول، دوم، سطح ( در اين روش بدون توجه به سطح تجزيه
 يك مقدار حقيقي و مثبت براي همه سطوح ) غيره سوم و

 . شود تجزيه به عنوان آستانه در نظر گرفته مي
 در دو ( ۴ گذاري وابسته به سطح آستانه روش - ۴ - ۲

 ) ۶ و نرم ۵ حالت سخت
 تجزيه تعيين مقدار آستانه با توجه به سطح در اينجا كه

2 Single­level Discrete Stationary Wavelet Transform 2­D 
3 Global thresholding 
4 Level dependent thresholding 
5 Hard 
6 Soft



 كاهش نويز در تصاوير با تبديل موجك

 ۸۸ ،  تابستان ) ۲۳ ( ، پياپي ۲ شماره ، ۶ مجله فيزيك پزشكي ايران، دوره / ۴۵

 لت سخت در حا . شود و براي همه سطوح يكسان نيست مي
 براي تمام ضرايب در يك سطح تجزيه خاص، مقدار آستانه
 يكسان است؛ اما در حالت نرم آستانه با توجه به مقدار هر

 . ] ۱۴ [ گردد داده تعيين مي
 تصوير هاي تدوين شده، ابتدا تصوير نويزي با در برنامه

 پس از انجام . شد محاسبه مي RMS ۴ ۲ مرجع مقايسه و مقدار
 بين تصوير RMS روي تصوير نويزي، مقدار نويز زدايي بر

 ميزان RMS مقدار . گرديد آزمون و تصوير مرجع محاسبه مي
 دهد؛ بدين معنا كه براي دو شباهت دو تصوير را نشان مي

 بنابراين اگر . باشد تصوير يكسان اين مقدار برابر با صفر مي
 بين تصوير نويز زدايي شده ( RMS بعد از نويز زدايي، مقدار

 بين تصوير ( اوليه RMS در مقايسه با ) تصوير مرجع و
 دهنده افزايش كاهش يابد، نشان ) نويزي و تصوير مرجع

 شباهت است؛ يعني تصوير نويز زدايي شده در مقايسه با
 تصوير نويزي اوليه به تصوير مرجع شباهت بيشتري پيدا

 بر روي تمام پيكسلها RMS معيار خطاي . كرده است
 . محاسبه شده است

 استفاده ۳ لاين پروفايل در روش ديگر براي مقايسه تصاوير از
 بدين ترتيب كه با مشخص كردن مقادير پيكسلي در يك . كرديم

 رديف خاص بر روي نمودار، ابتدا تصاوير نويزي و مرجع و
 . سپس تصاوير نويز زدايي شده و مرجع را با هم مقايسه كرديم

 ها بود؛ يعني انتظار لاين پروفايل مبناي مقايسه ميزان شباهت
 تصوير لاين پروفايل زدايي، داشتيم كه با اعمال يك روش نويز

 . تر شود تصوير مرجع شبيه لاين پروفايل به زدايي شده نويز

 نتايج - ۳
 يج مربوط به روش اول نويز زدايي نتا - ۱ - ۳

 ، هر تصوير به چهار DWT در اين مرحله با استفاده از روش
 بخش كليات، جزئيات افقي، جزئيات عمودي و جزئيات
قطري تقسيم شد؛ سپس سعي كرديم كه با روشهاي مختلف

 را با يكديگر جمع كرده، دوباره تصوير اوليه را تصاوير اين
 . بدست آوريم

 جزئيات قطري + كليات تصوير بازسازي شده با استفاده از ، كليات استفاده از قسمت تصوير رفرنس، تصوير نويزي، تصوير بازسازي شده با : از چپ به راست - ۱ شكل

 ۱ مربوط به تصاوير شكل لاين پروفايل - ۲ شكل

1 Root mean squared error 
2 Line profile



 همكاران و بهاره شالچيان

 ۸۸ ،  تابستان ) ۲۳ ( ، پياپي ۲ ، شماره ۶ مجله فيزيك پزشكي ايران، دوره / ۴۶

 نسبي در چهار روش مختلف بازسازي RMS مقدار ميانگين - ۱ جدول
 (انحراف معيار ± ميانگين) R روش بازسازي

 ۰ / ۳۱۵ ± ۰ / ۰۰۷ كليات
 ۰ / ۵۸۵ ± ۰ / ۰۱۳ جزئيات افقي + كليات
 ۰ / ۵۸۸ ± ۰ / ۰۰۸ جزئيات عمودي + كليات
 ۰ / ۴۴۶ ± ۰ / ۰۰۲ جزئيات قطري + كليات

 بين تصوير نويز RMS ( ثانويه RMS نسبي، RMS منظور از
 RMS ( اوليه RMS تقسيم بر ) زدايي شده و تصوير مرجع

 تمامي روشهاي . باشد مي ) بين تصوير نويزي و تصوير مرجع
 سازي شده انجام زدايي بر روي بيست تصوير شبيه نويز
 اند و مقدار خطاي موجود در جداول نيز بر اين مبنا شده
 . باشد مي

 بالا - از آنجا كه جزئيات در برگيرنده اطلاعات فركانس
 اي هستند و با توجه به اينكه نويز در تصاوير پزشكي هسته

 ام جزئيات باشد؛ بنابراين با حذف تم داراي فركانس بالا مي
 شود، ديده مي ۲ همانگونه كه در شكل . يابد نويز كاهش مي

 داري با افزودن يكي از جزئيات به كليات نويز بطور معني
 . نيز مؤيد اين مطلب هستند ۱ مقادير جدول . يابد افزايش مي

 رفت، با افزودن دو بخش از جزئيات به همانطور كه انتظار مي
 ه فقط يكي از جزئيات به بخش بخش كليات، نسبت به حالتي ك

 . يافت كليات افزوده شده بود، نويز بطور قابل توجهي افزايش مي
 در مرحله بعد قسمت كليات را حذف و جزئيات را به

 با ). دوتايي و سه تايي ( شكلهاي مختلف با هم جمع كرديم
 هاي داراي فركانس پايين كه حاوي حذف اين قسمت داده

 رود و تنها ي تصوير هستند، از بين مي اطلاعات كليّ و هويت
 ماند؛ بنابراين حذف كليات در بالا باقي مي - بخشهاي فركانس

 . نويز زدايي تصاوير مطلوب نيست
 يج مربوط به روش دوم نويز زدايي نتا - ۲ - ۳

 ، هر تصوير به چهار SWT در اين مرحله با استفاده از روش
 و جزئيات تصوير كليات، جزئيات افقي، جزئيات عمودي

 قطري تقسيم شد؛ سپس سعي كرديم كه با چند روش
 را با يكديگر جمع كرده، دوباره تصوير اوليه تصاوير مختلف

 . را بدست آوريم

 تصوير رفرنس و تصوير نويزي، رديف : از چپ به راست، رديف اول - ۳ شكل
 در سطح اول و دوم تجزيه SWT تصاوير بازسازي شده با روش : دوم

 ۳ مربوط به تصاوير شكل لاين پروفايل - ۴ شكل

 نسبي در سه سطح تجزيه RMS مقدار ميانگين - ۲ جدول
 (انحراف معيار ± ميانگين) R سطح تجزيه
 ۰ / ۱۹۶ ± ۰ / ۰۰۵ سطح اول
 ۰ / ۰۸۶ ± ۰ / ۰۰۹ سطح دوم
 ۰ / ۱۱۹ ± ۰ / ۰۲۵ سطح سوم

 . ابتدا فقط از قسمت كليات براي بازسازي تصوير استفاده شد
 مشاهده كرديم كه با افزودن هر يك از جزئيات به قسمت

يابد، بطوري كه داري تنزلّ مي كليات، كيفيت تصوير بطور معني



 كاهش نويز در تصاوير با تبديل موجك

 ۸۸ ،  تابستان ) ۲۳ ( ، پياپي ۲ شماره ، ۶ مجله فيزيك پزشكي ايران، دوره / ۴۷

 بنابراين در . باشد از نظر تشخيصي قابل تفسير و بررسي نمي
 اينجا تصاويري كه تنها با استفاده از قسمت كليات بازسازي

 . اند سي قرار گرفته اند، در سه سطح تجزيه مورد برر شده
 رسد كه نويز در سطح سوم تجزيه ، به نظر مي ۴ با توجه به شكل
 اما بايد توجه داشت كه به علت تجزيه تصوير تا . كمتر شده است

 سه سطح، علاوه بر اطلاعات فركانس بالا، بخشي از اطلاعات
 ۳ اند و همانگونه كه در شكل پايين نيز از دست رفته - فركانس

 با توجه به . د، تصوير دچار محوشدگي شده است شو ديده مي
 ، بهترين حالت مربوط به سطح دوم تجزيه است كه در ۲ جدول

 . نسبي به كمترين مقدار رسيده است RMS آن،
 نتايج مربوط به روش سوم نويز زدايي - ۳ - ۳

 براي حذف نويز كليّ گذاري در اين مرحله از تكنيك آستانه
 سطح ( بدون توجه به سطح تجزيه در اين روش، . استفاده كرديم

 ، يك مقدار حقيقي و مثبت براي همه ...) اول، دوم، سوم و
 در ابتدا . شود سطوح تجزيه به عنوان آستانه در نظر گرفته مي

 از . شود گذاري مي سه سطح تجزيه و سپس آستانه تصوير تا
 . گذاري استفاده شده است مقادير پيش فرض براي آستانه

 در سطح اول، دوم و سوم تجزيه كليّ گذاري تصوير بازسازي شده با روش آستانه : تصوير رفرنس و تصوير نويزي، رديف دوم : ز چپ به راست، رديف اول ا - ۵ شكل

 ۵ مربوط به تصاوير شكل لاين پروفايل - ۶ شكل

 شود، با افزايش سطوح ديده مي ۵ همانطور كه در شكل
 اين مسئله ناشي از آن . يابد مي تجزيه كيفيت تصوير تنزّل

 است كه با افزايش سطح تجزيه، بخشي از اطلاعات هويتي
 اگرچه نمودار . رود سيگنال هم از بين مي ) پايين - فركانس (

Line profile دهد و مقدار نويز كمتري را نشان مي RMS 
 نسبي نيز كاهش مي يابد؛ اما از لحاظ وضوح تصوير در

. رين حالت سطح اول تجزيه است كاربردهاي باليني، بهت



 همكاران و بهاره شالچيان

 ۸۸ ،  تابستان ) ۲۳ ( ، پياپي ۲ ، شماره ۶ مجله فيزيك پزشكي ايران، دوره / ۴۸

 نسبي در سه سطح تجزيه RMS مقدار ميانگين - ۳ جدول
 (انحراف معيار ± ميانگين) R سطح تجزيه
 ۰ / ۳۱۶ ± ۰ / ۰۰۷ سطح اول
 ۰ / ۱۰۴ ± ۰ / ۰۰۷ سطح دوم
 ۰ / ۰۹۷ ± ۰ / ۰۱۲ سطح سوم

 مربوط به روش چهارم نويز زدايي نتايج - ۴ - ۳
 در دو وابسته به سطح گذاري ه در اين مرحله از تكنيك آستان

 در حالت سخت، در يك . استفاده كرديم حالت سخت و نرم
 ها يكسان سطح تجزيه خاص مقدار آستانه براي همه داده

 است و در حالت نرم، در يك سطح تجزيه خاص مقدار
 . شود آستانه با توجه به مقدار آن داده تعيين مي

 تصوير رفرنس و تصوير نويزي، : اول از چپ به راست، رديف - ۷ شكل
 ه به سطح ت وابس گذاري تصوير بازسازي شده با روش آستانه : رديف دوم

 در دو حالت سخت و نرم

 ۷ مربوط به تصاوير شكل لاين پروفايل - ۸ شكل

 وابسته به سطح گذاري نسبي در آستانه RMS مقدار ميانگين - ۴ جدول
 در دو حالت سخت و نرم

 (انحراف معيار ± ميانگين) R وابسته به سطح انه گذاري آست
 ۰ / ۸۳۹ ± ۰ / ۰۰۳ سخت
 ۰ / ۴۱۸ ± ۰ / ۰۰۶ نرم

 شود، در حالت نرم كيفيت ديده مي ۷ همانطور كه در شكل
 ، در حالت نرم نويز ۸ يابد و با توجه به شكل تصوير بهبود مي

 نيز مؤيد اين مطلب ۴ مقادير جدول . نيز كاهش يافته است
 ، حالت نرم نسبت وابسته به سطح گذاري ه در آستانه است ك

 . به حالت سخت نتايج بهتري را به همراه دارد

 بحث - ۴
 در مطالعه حاضر، چهار روش نويز زدايي با استفاده از تبديل

مشخصه اصلي اين روشها، كاهش . موجك اعمال شده است
 ه ها بعد از تجزيه تصاوير بود نويز و حفظ نسبتاً كامل داده

 نوع از موجكهاي ۵۴ در هر يك از روشهاي فوق، . است
 . اند اورتوگونال مورد آزمون قرار گرفته - اورتوگونال و باي

 تجزيه تا سه سطح انجام شده است، هر چند كه تجزيه در
 سطوح بالاتر از دو باعث كاهش رزولوشن و كنتراست

 . ] ۱۵ [ گردد مي
 ۱ جايي تغيير ناپذيري در جاب داراي خاصيت DWT روش

 ؛ بدين معنا كه تبديل موجك گسسته سيگنال ] ۱۶ [ باشد نمي
 اصلي با تبديل موجك گسسته سيگنال شيفت يافته، كاملاً

 در اين روش، بهترين حالت كاهش نويز در . يكي نيست
 شود كه تمام جزئيات سطح اول تجزيه و هنگامي حاصل مي

 صيت با توجه به اينكه روش فوق داراي خا . كنار گذاشته شود
 باشد، بنابراين در سطوح بالاي مي ۲ تغيير پذيري در جابجايي

 . تجزيه موفق نيست
 تغيير ناپذيري در جابجايي داراي خاصيت SWT روش

 ، بهترين حالت كاهش نويز در وش در اين ر . ] ۱۶ [ باشد مي

1 Shift­invariance 
2 Shift variance
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 شود كه تمام جزئيات سطح اول تجزيه و هنگامي حاصل مي
 تغيير ناپذيري بودن خاصيت با توجه به دارا . كنار گذاشته شود

 در سطوح DWT نسبت به روش SWT ، روش در جابجايي
 هر چند كه با افزايش . كند تر عمل مي بالاي تجزيه موفق

 سطوح تجزيه، از مشخصات هويتي سيگنال نيز به تدريج
 شود و كيفيت تصوير بطور چشمگيري تنزلّ كاسته مي

 از و قسمت در اين روش نيز با افزودن يك يا د . يابد مي
 ، نسبت به حالتي كه فقط از قسمت كليات به قسمت جزئيات

 شود، نويز بطور براي بازسازي تصوير استفاده مي كليات
 . يابد داري افزايش مي معني

 ، بهترين حالت كاهش نويز در كلّي گذاري در روش آستانه
 در اين روش نيز همانند . شود سطح اول تجزيه ايجاد مي

 يش سطح تجزيه كيفيت تصوير تنزلّ ، با افزا SWT روش
 اين امر ناشي از آن است كه در هر سطح تجزيه، . يابد مي

 بدين ترتيب، . شود قبلي دوباره تجزيه مي سطح كليات قسمت
 ها در هر سطح، به علت علاوه بر حذف يكسري از داده

 . رود گذاري نيز داده بيشتري از دست مي آستانه
 ، روش نرم از لحاظ نويز سطح وابسته به , گذاري روش آستانه

 زدايي نسبت به روش سخت نتايج بهتري را به همراه دارد؛ هر
 . ] ۱۵ [ دهد چند كه روش سخت رزولوشن بهتري را بدست مي

 با توجه به اينكه در حالت سخت، در يك سطح تجزيه خاص
 ها يكسان است، بنابراين داده بيشتري مقدار آستانه براي همه داده

 اما در حالت نرم، در يك سطح تجزيه خاص . د رو از بين مي

 هاي شود، و داده مقدار آستانه با توجه به مقدار آن داده تعيين مي
 داري از بنابراين تفاوت معني . شوند هويتي سيگنال بهتر حفظ مي

 بطور . سخت و نرم وجود دارد لحاظ كاهش نويز بين دو حالت
 ز باعث فقدان براي كاهش نوي كلي روشهاي فيلتراسيون مكاني

 . شوند رزولوشن تصوير مي

 گيري نتيجه - ۵
 نويززدايي بر پايه موجك گيري كلي، روش بعنوان يك نتيجه

 و در PET ابزار رياضي كار آمدي براي پردازش تصاوير
 با استفاده از خصوصيت . باشد نتيجه بهبود كيفيت تصاوير مي

 يفت ، امكان مقياس و ش ۱ موجك س تمركز در زمان و فركان
 مهم براي تجزيه و ) اطلاعات ( سيگنالها و حفظ ضرائب

 رزولوشن و كنتراست . وجود دارد ) بعد از تبديل ( تحليل
 قرار نويززدايي تقريباً تحت تأثير روش PET تصاوير

 . يابد گيرند، اما نويز تصوير تا حد زيادي كاهش مي نمي
 نسبي، از بين تمامي RMS با توجه به تصاوير و مقادير

 هاي فوق، بهترين حالت نويز زدايي هنگامي است كه از روش
 در اين . شود در سطح اول تجزيه استفاده مي SWT روش

 رسد و مي ۰ / ۰۸۶ ± ۰ / ۰۰۹ نسبي به RMS حالت مقدار
 زدايي شده و تصوير رفرنس رين شباهت بين تصوير نويز بيشت

 . وجود دارد

 منابع
1.  Cherry SR, Sorenson JA, Phelps ME. Physics in nuclear medicine. Saunders, third edition, 2003, USA. 

2.  Freudenberg LS, Antoch G, Schutt P, Beyer T, Jentzen W, Muller SP, et al. FDG­PET/CT in re­staging of 
patients with lymphoma. Eur J Nucl Med Mol Imaging 2004; 31: 325­329. 

3.  Lemke AJ, Niehues SM, Hosten N, Amthauer H, Boehmig M, Stroszczynski C, et al. Retrospective digital 
image  fusion  of multidetector  CT  and  18 F­FDG PET:  clinical  value  in  pancreatic  lesions­  a  prospective 
study with 104 patients. J Nucl Med 2004; 45: 1279­1286. 

4.  Poularikas AD. The Transforms and Applications Handbook. Second edition. Howell KB, chapter 1. CRC 
Press LLC, 2000. 

5.  Polikar. The wavelet tutorial. Available at: http://users.rowan.edu/~polikar/WAVELETS/WTtutorial.html, 
1 Time frequency localization



 همكاران و بهاره شالچيان

 ۸۸ ،  تابستان ) ۲۳ ( ، پياپي ۲ ، شماره ۶ مجله فيزيك پزشكي ايران، دوره / ۵۰

Accessed October 21, 2009. 

6.  Cohen A, Kovacevic A. Wavelets: the mathematical background. Proceeding of the  IEEE. 1996; 4: 514­ 
522. 

7.  Graps  A.  An  introduction  to  wavelets.  Presented  at  IEEE  Computational  Science  and  Engineering, 
USA, 1995. 

8.  Ganzalo P, Jesus M. A wavelet­based image fusion tutorial. Pattern Recogn 2004; 37: 1855­1872. 

9.  Chouakri SA, Bereksi­Reguig F, Ahmadi S, Fokapu O. Wavelet denoising of the Electrocardiogram signal 
based on the corrupted noise estimation. Comput Cardiol 2005; 32: 1021−1024. 

10.  Unser M, Aldroubi A. A review of wavelets in Biomedical Applications”, Proceedings of the IEEE 1996; 
84(4): 626­638. 

11.  Segars WP, Lalush DS, Tsui BMW. A realistic spline­based dynamic heart phantom. IEEE T Nucl Sci 
1999; 46: 503­6. 

12.  SimSET Home Page, available from: http://depts.washington.edu/simset/html/simset_main.html. Accessed 
October 21, 2009. 

13.  Segars WP, Tsui BMW, Frey EC, Fishman EK. Extension of the 4D NCAT phantom to dynamic X­ray CT 
simulation. Nuclear Science Symposium Conference Record, 2003 IEEE, Volume 5, Issue, 19­25 Oct. 2003 
Page 3195 ­ 3199. 

14.  Donoho DL. Denoising via soft thresholding. IEEE T Inform Theory 1995, 41: 613­627. 

15.  Shih YY, Chen JC, Liu RS. Development of wavelet de­noising technique for PET images. Comput Med 
Imag Grap 2005; 29: 297­304. 

16.  Pesquef  JC, Krim H, Carfantan H. Time­invariant  orthonormal wavelet  representations.  IEEE T  Signal 
Proces 1996; 44(8): 1964­1970.


