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Informacja o charakterze diagnostycznym dostepna w formie tréjwymiarowych danych
obrazowych (CT, MRI oraz USG 3D) moze by¢ prezentowana w znacznie czytelniejszej
formie, jezeli surowe dane zostang oczyszczone, uczytelnione i w odpowiedni sposob
przetworzone na obiekty wizualne. Do podstawowych algorytmdéw uczytelniajgcych dane
obrazowe nalezg algorytmy selektywnego odszumiania, segmentacji oraz dopasowania
(rejestracji) danych wielomodalnych i fuzji obrazéw z ré6znych modalnosci. W ramach
projektu opracowywano i implementowano algorytmy i metody wizualizacji we wszystkich
wymienionych zakresach.

1. Anizotropowe odszumianie obrazéw tréjwymiarowych

1. Standardowe algorytmy odszumiania

Do odszumiania obrazéw dwu- i tréjwymiarowych stosuje sie standardowo rozmywanie
gaussowskie, polegajgce na numerycznym rozwigzaniu réwnania przewodnictwa cieplnego
du

W o= kVZu

Z warunkiem poczagtkowym
(2) u(x,0) = v(x), gdzie v(x) jest odszumiang funkcja.
Funkcja u(x, t) jest obrazem odszumionym a kt jest parametrem odszumiania. Rozwigzanie
mozna uzyskac¢ w formie catkowej (splotu z funkcjg Gaussa)
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Algorytm ten jest fatwy w implementacji przy ograniczeniu domeny jgdra gaussowskiego K —
mamy wtedy prosty algorytm typu stencil i szybki — mozna wykorzysta¢ separowalnosc
splotu i wykona¢ sekwencje operacji jednowymiarowych splotu po X, y, z zmniejszajgc koszt
obliczen z O(N,, * Ni) do O(N,, * r¢), gdzie ry jest numerycznym promieniem jgdra
catkowania K, natomiast N,,, N, sg odpowiednio objetoscig zbioru danych v i jadra.
Podstawowg wadg odszumiania gaussowskiego jest rozmywanie krawedzi proporcjonalne
do parametru kt, a wiec do efektywnosci odszumiania:




1. Obraz oryginalny i odszumiony gaussowsko z kt = 4 pixele

Alternatywnym rozwigzaniem jest odplamkowanie (despeckling), dokonywane przez
operacje morfologiczne lub z uzyciem filtru medianowego u, (p) = median(v(y)), gdzie y
nalezy do otoczenia p o promieniu k. Rozwigzanie to, zwtaszcza w przypadku wiekszych k
jest stosunkowo czasochtonne ze wzgledu na czasochtonnos¢ liczenia mediany.

Metode filtracji medianowej mozna uogolni¢ stosujgc mediang wazong, w ktorej waga pixela
T2
4k
wagami ((x1, wy), (x2,w3), ..., (xn, wy)) uporzadkowanego rosngco wedtug x obliczamy ciag
sum s, = Y w; i znajdujemy k takie, Zze albo s, = s,,/2 -- przyjmujemy wtedy
median((xi,wi))izlmn = x;, albo s, < 57" < Sp4+1, Kiedy przyjmujemy median((xi,wi))izlmn =

(voxela) odlegtego o r od x bedzie réwna exp (— ) Dla obliczenia mediany ciggu wartosci z

(1 —t)xy + txpyq1, 9dzie t = (S?" — 51)/(Sk+1 — Sk) - Algorytm ten wymaga sortowania wartosci
voxeli z otoczenia punktu p o promieniu k. Dla duzych k i dla danych o niewielkim zbiorze
wartoéci (dane typu byte) wygodniejsze moze sie okazaé obliczenie histogramu wag

h(t) = Xix,=cw; iznalezienia mediany z dystrybuanty tego histogramu.

2. Obraz oryginalny i odszumiony medianowo z k = 4 pixele — zachowano kontury duzych
obszardéw, znikly cienkie kontrastowe linie, zatamania konturéw ulegty zaokragleniu.

2. Filtracja izotropowa niejednorodna

Roéwnanie przewodnictwa ciepta (1) mozna zmodyfikowaé dodajgc niejednorodny
wspoétczynnik przewodnictwa g(x) i otrzymujgc
Ju

4) Fri VgVu z warunkiem poczatkowym (2)



Dla celdéw odszumiania anizotropowego uzalezniamy g od v ktadac g(x) = h((v * K;)(x)) =

h(ﬁ ff exp (— %)v(x + s)ds) dla pewnej warto$ci kt wiekszej zwykle od szerokosci

odszumiania ostatecznego i dla h(s) = 1/(s + €). Algorytm ten spowalnia wtasciwe
rozmywanie w poblizu krawedzi obrazu pierwotnego z zachowaniem pierwotnej szybkosci
rozmywania tam, gdzie (wygtadzony wstepnie) obraz jest jednorodny. Osiggamy w ten
sposob zachowanie krawedzi obrazu pierwotnego i odszumienie jego duzych obszaréw
jednorodnych kosztem zachowania szuméw w poblizu krawedzi i zwiekszonego kosztu
obliczen.

3. Filtracja anizotropowa

Réwnanie (3) mozemy zmodyfikowac¢ ktadgc zamiast skalarnej funkcji g symetryczny tensor
przewodnosci G zdefiniowany tak, by rozmycie byto hamowane wylgcznie w kierunku
prostopadtym do konturéw obrazu (p. rys.)

Al

3. Elipsa i kota sg lokalnymi charakterystykami anizotropowej intensywnosci rozmywania.

Algorytm filtracji anizotropowej mozna implementowac¢ metodg elementu skorczonego z
wykorzystaniem siatek zmiennych w czasie i metod multigridowych, otrzymujac
skomplikowany i stosunkowo powolny kod trudny do zréwnoleglenia.

4. Pseudosplot z jadrem anizotropowym

Efektywny i prosty, a wiec tatwy do zréwnoleglenia algorytm mozna otrzyma¢ modyfikujgc
formute (3). Oznaczmy wstepne wygtadzenie gaussowskie oryginalnego obrazu v przez

w = v * K, , gdzie t dobieramy tak, by wygtadzi¢ caty szum v. (Zwykle oznacza to dyspersje
jadra kt rzedu 5-10 voxeli) Budujemy teraz jadro

(5) K(x,y) = exp (—('xc;lyl)2 — (%zw(y))v przy czym c; ~ 4, ¢, ~ 5 stanowig
zadowalajgce wartosci parametrow wygtadzania anizotropowego dla typowych danych USG
o rozdzielczosci 512x512 i danych z przedziatu 0-255.

Odszumiony obraz u otrzymujemy teraz ze wzoru

6)  u@) = [fKGy)v(dy

przy czym argument y jadra K (x, y) mozna zredukowa¢ do kostki o krawedzi 2(c; + 1) wokot
punktu x. Ograniczenie wielkosci tej kostki ma istotne znaczenie dla przyspieszenia obliczen,
bowiem nie mozemy juz odszumiac po kazdej wspoirzednej z osobna. Réwnoczesnie
prostota algorytmu pozwala na bardzo tatwe i efektywne zrownoleglenie z mozliwoscig
wykonania obliczen na procesorze graficznym.



4a. Obraz oryginalny z natozonymi 4b. Obraz odszumiony — doskonale
ksztattami lokalnych obszarow usredniania zachowane kontury oddzielajgce jednorodne
aproksymujgcymi lokalnie kontury obszary — zachowane cienkie linie i ostre

katy

5. Wizualizacja gradientowa danych odszumionych

Obrazy odszumione powyzej opisanym algorytmem charakteryzujg sie zazwyczaj
stosunkowo jednorodnymi obszarami rozdzielonymi ostro zarysowanymi granicami.
Umozliwia to zastosowanie wizualizacji objetosciowej (volume rendering), w ktorej
przezroczystos¢ jest zalezna od normy gradientu. Podejscie takie daje stosunkowo czytelny
obraz wszystkich konturéw narzgdéw bez obcigzania obrazu duzymi nieprzezroczystymi
obszarami jednorodnymi.

5. Obraz konturéw narzgddw klatki piersiowej

Zobrazowanie tréjwymiarowe wraz z narzedziem do zaznaczania charakterystycznych
punktéw w przestrzeni oraz wyznaczania na ich podstawie charakterystyk geometrycznych
(odlegtosci, katow etc.) utatwia i przyspiesza ustalanie charakterystyk anatomicznych i
fizjologicznych w poréwnaniu z pracg na surowych przekrojach tomograficznych.
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6. Narzedzie do pomiaréw parametrow geometrycznych obrazéw tréjwymiarowych — punkty
kontrolne mogag by¢ ustalane na przekrojach i na widoku wolumetrycznym

2. Uzgadnianie i usrednianie tréjwymiarowych obrazéw

medycznych

Na podstawie sekwencji obrazéw trojwymiarowych mozna prébowac rekonstrukcji kinematyki
os$rodka przedstawionego na tych obrazach. Korzystamy w tym celu z algorytmow
geometrycznego uzgadniania (registration) obrazu wzorcowego (moze to by¢ jeden z
obrazéw sekwencji) ¢ poszczegolnymi klatkami. Odwzorowania uzgadniajgce do
poszczegodlnych klatek dadzg wtedy reprezentacje ruchu poszczegolnych punktéw osrodka.
Po wysegmentowaniu interesujgcego narzadu mozna w sprzyjajgcych przypadkach
zrekonstruowacé np. ruch poszczegdélnych punktéw na brzegu obszaru a nie tylko sktadowag
tego ruchu normalng do brzegu. Zaproponowany przez autoréw algorytm rekonstrukcji na
podstawie sekwencji n klatek sktada sie z:

1. Wstepnego odszumiania poszczegolnych klatek sekwencji
Wyboru klatki referencyjnej To lub znalezienie obrazu usrednionego Tay
Znalezienia odwzorowan dopasowujgcych ®;:V, — V; dla i=1,...n-1

Usrednienia V = %Z"‘lvi o @; (przyjmujemy @; = Id)

i=

a b~ wbn

Ewentualnej segmentacji obrazu T
6. Zapisu ruchu punktu p przez ew. interpolacje z ciggu (®;(p)).
O jakosci rekonstrukcji kinematyki decyduje jako$¢ algorytmu znajdowania dopasowan &;.



6. Uzgadnianie obrazéw wolumetrycznych

1. Postawienie zagadnienia

W standardowym sformutowaniu majgc dane obrazy (funkcje okreslonej klasy, np. C* lub L?)
vo: Qo > R, v1: R szukamy odwzorowania @: Q, - Q; i funkcji monotonicznej h: R - R
minimalizujgcych funkcjonat

(1)  E(@h) =|lhevio® —v* + IR(P)I?,

gdzie R jest regularyzatorem & zaleznym od konkretnego zagadnienia. Dodanie sktadnika
regularyzujgcego zabezpiecza algorytm przed trafieniem w silne lokalne minimum
funkcjonatu E nonsensowne z punktu widzenia geometrii zagadnienia. Regularyzator
IR(®)|I?> mozna czesto traktowac jako miare odlegtosci ® od podprzestrzeni odwzorowan
.idealnych geometrycznie”, np. od przestrzeni odwzorowan afinicznych, izometrii lub od
odwzorowan konforemnych. Ze wzgledu na elastycznos¢ algorytmu R budujemy zwykle w
postaci catkowej.

Przyktadowo, R = [ff, |D*®|*> mierzy odlegto$¢ @ od przestrzeni odwzorowan afinicznych,

R = [ff, |(D®)T. (DD)|? mierzy odlegtosé od zbioru izometrii itp.
Tréjke (¢, h, (h o vy o @ — vy)) nalezy rozumie¢ jako rozktad réznicy pomiedzy v, i v, na
sktadowg geometryczng @, sktadowg odchylenia systematycznego h oraz sktadowg
residualng. Sktadowg h mozna czesto ustali¢ jako identycznos¢ i pomija¢ w konstrukcji @
ktadgc
@)  E(®) = |lvy o ® —v,ll* + [[R(P)II?.
W praktyce funkcje h ustala sie przed rozpoczeciem wtasciwego procesu uzgadniania
poréwnujac dystrybuanty wartosci v, i v; i minimalizowac funkcje (7) tylko ze wzgledu na @.
Istniejg problemy, w ktérych uzgadnia sie funkcje(obrazy) v, i v, przy braku jednoznacznie
okreslonej funkcji h. W najprostszej takiej sytuacji uzgadniania obrazéw o réznych
modalnosciach, np. obrazu CT i MRl mamy (nieznany a priori) zbior A i odwzorowania
:Q; > Aoraz g;: A - R takie, ze v; = g; o a; - w przypadku poréwnywania CT i MRI A bedzie
zbiorem rodzajow tkanek, a; anatomig przedstawiong na obrazie v; a g; odpowiednio
przenikalnoscig rentgenowskg i odpowiedzig MRI tkanki. Nie mozna w takiej sytuaciji
zastosowac funkcjonatu energii w postaci (7) i trzeba odwota¢ sie do analizy
dwuwymiarowego histogramu par wartosci ((v; ¢ @)(p), vo(p)). Latwo zauwazyc, ze
miernikiem niedopasowania v; o @ i v, bedzie stopien rozmycia (wzgledna entropia) takiego
histogramu mierzony np. funkcjg informacji wzajemnej

h(vyo®)+h(v,)

(9) NMI(Ul o, 170) = m, gdzie

h(v) = — Zx py(x) log p, (x), h(v,w) = — Zx,y pv,w(x' y) log pv,w(x' y),

py(x) jest prawdopodobienstwem wystgpienia wartosci x w obrazie V, natomiast p,, ,, (x, y)
jest prawdopodobienstwem wystgpienia w punkcie g wartosci X w obrazie v, a wartosciy w
obrazie w . Funkcja h jest w tym momencie standardowg entropig jedno- lub
dwuwymiarowego rozktadu wartosci lub par wartosci. Funkcja NMI jest znacznie
kosztowniejsza w obliczeniach, wobec czego o ile to tylko jest mozliwe preferujemy formuty

(7) i (8).



2. Dyskretyzacja i minimalizacja funkcjonatu energii

W zastosowaniach praktycznych obrazy v, i v; mamy zapisane w postaci dyskretyzowanych
tablic tréjwymiarowych v[i,j, k],0 <i <m,0 <j <n,0 < k < p . Przeksztatcenie ¢
dyskretyzujemy do trojwymiarowej tablicy wartosci

(10) @[I,J,K],0<1<my/d,0<]<ny/d,0<K <p,/d

dla okreslonej gestosci interpolacji d i interpolujemy do punktéw obrazu np. sklejanymi
funkcjami trikubicznymi. Otrzymujemy w ten sposéb potozenia @ (v[i, j, k]) przeksztatconych
punktéw obrazu v,. Odpowiadajace ®(v[i, j, k]) wartosci v, otrzymujemy réwniez z
interpolaciji trikubicznej. Poniewaz interpolacja ta jest C!-gtadka, mamy dobrze okreslone i

0E(®P)
09[1,],K]

przekracza 4*koszt E) i mozemy swobodnie stosowac¢ metody gradientowe minimalizacji. Ze
wzgledu na duze wymagania pamieciowe (potdwka hesjanu E(®) dla m=n=p=512, d=4
wymagataby ca 10**B) nie wchodzg w rachube algorytmy typu Gaussa-Newtona, natomiast
metoda gradientow sprzezonych np. w wersji Polak-Ribiere daje szybkg, oszczedng i fatwg
do zréwnoleglenia minimalizacje, Optaca sie przy tym wykonac¢ kaskade 3-4 minimalizacji
rozpoczynajgc np. od poszukiwania przeksztatcenia tréjliniowego wyznaczonego przez swoje
wartosci na 8 wierzchotkach prostopadtoscianu Qg i zageszczac siatke punktow kontrolnych
biorgc w (10) np.d, = 128,d; = 32,d, = 8, d; = 4. Przy kazdej z minimalizacji (oprocz
ostatniej) modyfikujemy obrazy v, i v; wygtadzajgc je splotem z funkcjg Gaussa o
odpowiedniej dyspersji rzedu d;. Uzyskane w kazdym kroku zoptymalizowane
przeksztatcenie @; interpolujemy otrzymujgc punkt startowy nastepnego stadium
optymalizacji. (Podana powyzej strategia minimalizacji funkcjonatu energii zostata wybrana
po szeregu testow jako zblizona do optymalnej dla danych o rozdzielczosci rzedu
512x512x512).

tanie do obliczenia pochodne

(koszt obliczenia funkcji E wraz z pochodnymi nie

7. Odwzorowania dopasowujgce klatke Todo poszczegdlnych klatek



Opisang wyzej metode mozna stosowac do uzgodnienia wybranej klatki referencyjnej T, z
klatkami T; i dalszego przetwarzania obrazéw v; o ®; . Okazuje sie jednak, ze dostepna moc
obliczeniowa daje mozliwos¢ gtebszej analizy zbioru danych {T,,...T,} i budowy klatki
usrednionej T,,4. Otwiera to droge zaréwno do geometrycznej analizy dynamiki zmian obrazu
jak i do algorytmiczno-wizualnej analizy populacyjnej, gdy klatki T; pochodzg z badan
réznych pacjentéw.

7. Usrednienie, segmentacja i budowa siatek obliczeniowych

Usrednienie wskazane w punkcie 4. redukuje szumy obrazu o czynnik ¢ = +/n, jednak moze
okazac sie przydatne ponowne wygtadzenie np. z uzyciem algorytmu przedstawionego w
rozdz. 1.3. Z uzyskanego w ten sposob obrazu mozemy wysegmentowac¢ uzywajgc jednej ze
standardowych metod (region growing, snake, laplacian) interesujgcy nas element X i
analizujgc obrazy ®,(X) badac kinematyke procesu. W najprostszej wersji opisu
wysegmentowanego obszaru X otrzymujemy zerojedynkowg funkcje charakterystyczng y
(x(x) = 1 (dla voxeli nalezgcych do X, y(x) = 0 dla voxeli spoza X). Artefakty brzegu X
spowodowane dyskretng postacig y mozna wyeliminowaé stosujgc w najprostszym
przypadku szybkie rozmycie gaussowskie czyli splot z funkcjg Gaussa o dyspersji rzedu 1
voxela. Izopowierzchnia takiej funkcji odpowiadajgca wartosci t=0.5 y daje stosunkowo
dobrg aproksymacje brzegu obszaru X wraz ze skfadajaca sie z trojkgtéw siatkg
obliczeniowa. Siatka ta wymaga zwykle relaksacji (odprezenia) dla poprawy jakosci
trojkatow.

7.89 mm

0,00 mm
8. Siatka obliczeniowa i przesunigcia wzgledem klatki referencyjnej

Wazng zaletg podejscia wykorzystujgcego deformacje przestrzenng dopasowujgcy klatke
wzorcowg do poszczegolnych klatek cyklu ruchu obiektu (na rysunkach powyzej
przedstawiono analize zmiennosci czasowej obszaru lewej komory serca) jest mozliwos¢
budowy siatki obliczeniowej zmiennego w czasie obszaru X charakteryzujgcej sie
niezmiennosécig topologiczng (kombinatoryczng). Wystarczy w tym celu zbudowac¢ na X



siatke obliczeniowg M zgodng na brzegu dX z opisang wyzej siatkg tréjkgtéw. Transformujac
wierzchofki siatki M odwzorowaniem ®; otrzymamy dobrej jakosci siatke M; obszaru X w i-tej
chwili. Zespét siatek { M; } mozna teraz wykorzystaé np. do budowy modelu przeptywu w
zmiennym w czasie obszarze X z uzyciem standardowego oprogramowania typu Fluent.

8. Budowa usrednionych obrazéw wolumetrycznych

Dla danych obrazéw v, i vi mozemy zdefiniowac ich odlegto$¢ (stopien niepodobienstwa)
symetryzujgc formute (7):
(11)  d(ve,vy)* =

~(ming pllh o vy 0 @ — vo||2 + R(D)I|? + ming g [|g o vo ¥ — 4|2 + [RCP)I2).
tatwo sprawdzi¢, ze srednia arytmetyczna a liczb ay, ..., a, minimalizuje warto$¢ wyrazenia
¥ (a; — a)?, czyli sume kwadratdéw odlegtosci a od a;.. Otwiera to droge do definicji $rednie;
obrazow (vy,...,V,) jako uktadu (v, {(®;, h;, Lpifgi)}izl,...n), lub w wersji uproszczone;j
(v, {(®;, ¥)}i=1,.n) realizujgcego minimum Y1, d(v, v;). Mozna tu od razu zauwazy¢
ogromny wymiar danych, a co za tym idzie ztozonos$¢ obliczeniowa zagadnienia: przyjmujgc
okreslanie ®; oraz W; na czterokrotnie uproszczonej siatce punktéw kontrolnych o wymiarach
rzedu 100x100x100 otrzymujemy zagadnienie zalezne od 6*10°n zmiennych. Zagadnienie
mozna uproscic¢ przyjmujac, ze spetniona jest (w przyblizeniu) tacznos¢ operacji usredniania
(avg(vy,Va, V3,V4) = avg(avg(vy,Va),avg(vs,Va)). Znika wtedy koniecznos¢ rozwigzywania
zagadnienia wielkiej wymiarowosci a pozostaje wykonanie ,,drzewa” usrednien.
Przeprowadzone wstepne eksperymenty wykazujg jednak, ze zagadnienie w petnej wersji
moze by¢ rozwigzywalne dla n=1000 w czasie rzedu 1000 godzin pracy maszyny
réwnolegtej. Otwiera to mozliwos¢ budowy modelu referencyjnego reprezentatywnego
naturalny sposaéb dla populacji, co oznacza istotny wzrost wiarygodnos$ci w poréwnaniu z
modelami powstajgcymi przez analize danych obrazowych konkretnej osoby.

9. Aspekty implementacyjne przetwarzania obrazéw medycznych

1. Zlozonos¢ obliczeniowa

Ztozonos$¢ obliczeniowa probleméw odszumiania umozliwia ich rozwigzywanie w trybie
zblizonym do interaktywnego na stacji roboczej z procesorem wielordzeniowym (w
implementacji w jezyku Java czas obliczeh na typowym obrazie wolumetrycznym
512x512x512 z jgdrem o rozmiarach 7x7x7 wynosi ok. 5 minut na 6 rdzeniach), z
mozliwoscig istotnego przyspieszenia kosztem przenosnosci przez implementacje w
technologii Java Native Interface C/C++/CUDA.

Algorytm uzgadniania wymaga dla obrazéw o takich samych wymiarach ok. 25-30 minut do
osiggniecia zadowalajgcej zbieznosci na obrazach poddanych wstepnemu odszumianiu
anizotropowemu (w implementacji zréwnoleglonej w jezyku Java). W przypadku danych
silnie zaszumionych (pochodzgcych np. z USG) zbieznos¢ bedzie jeszcze wolniejsza.
Rowniez i tutaj mozna przyspieszyC obliczenia przez implementacje w technologii Java
Native Interface C/C++. Niestety, nieregularny dostep do danych obrazu, z ktérym
uzgadniamy obraz wzorcowy, wykorzystanie technologii CUDA/OpenCL nie da w tym
przypadku znaczgcej poprawy efektywnosci.

Oba zagadnienia (odszumianie anizotropowe oraz uzgadnianie obrazéw) nadajg sie do
zrownoleglenia w architekturze message passing przez podziat na podobszary obrazu



wzorcowego z zachowaniem stosunkowo oszczednej wymiany danych w cyklu
obliczeniowym. Wynika stad mozliwo$¢ realizacji catego procesu rekonstrukcji kinematyki z
serii klatek wolumetrycznych w czasie rzedu 30-60 minut w przypadku dostepu do
wieloprocesorowego serwera obliczeniowego.

Bezposrednie usrednianie obrazéw na skale statystycznie istotnej probki populacji, jak juz
zaznaczono wyzej, jest zagadnieniem wielkoskalowym zaréwno ze wzgledu na potrzeby
pamieciowe (w przypadku stosowania metody gradientow sprzezonych bedzie to ponad
100xn MB dla n obszaréw 512x512x512) jak i ztozonos$¢ obliczeniowa. Podjecie tego rodzaju
obliczen jest uzasadnione przez mozliwo$¢ uzyskania bardzo istotnych, niezaleznych od
jakichkolwiek zatozenn metodologicznych a priori, danych o statystycznym charakterze
zmiennosci anatomicznej i fizjologicznej w populacji.

2. Implementacja systemowa
Opisane powyzej algorytmy zostaty zaimplementowane w jezyku Java jako moduty systemu

analizy wizualnej VisNow. System umozliwia wizualne tworzenie siatki modutow
powigzanych ze sobg przeptywem danych.
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9. Przyktadowa siatka realizujgca odszumianie 4 obrazéw wczytanych formacie DICOM, ich
usrednianie oraz wstepng analize deformacji dopasowujgcych obraz usredniony do obrazéw
pierwotnych.




Aplikacje prototypowane w systemie VisNow mozna skompilowac do wersji samodzielnej,
realizujgcej zadany z gory proces przetwarzania.
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Aplikacja realizujgca potautomatyczng segmentacje (oryginalnych lub odszumionych)
obrazéw wolumetrycznych.
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