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Titelbild: Ausschnitt aus dem topologischen Relief des Spiralscans eines Plastik-
rohrchen, das orthogonal zur Scanebene im Mefifeld des Scanners lag. Das Rohrchen
war teils von Wasser, teils von Luft umgeben. Die in der Realitét scharfen Kanten des
Rohrchens sind durch das CT-System weichgezeichnet. Dieser Effekt macht das Messen
der Wandstérke des Rohrchens im CT-Bild (speziell bei kleiner Wandstérken) duflerst
schwierig. (100 mAs, 120 kV, 1.25 mm, 1 mm, 0.39 mm, B30f, Siemens Volume Zoom)
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Zusammenfassung

Die chronisch obstruktive Lungenerkrankung (engl. chronic obstructive pulmonary di-
sease, COPD) ist ein Uberbegriff fiir Erkrankungen, die zu Husten, Auswurf und Dys-
pnoe (Atemnot) in Ruhe oder Belastung fithren - zu diesen werden die chronische
Bronchitis und das Lungenemphysem gezihlt. Das Fortschreiten der COPD ist eng
verkniipft mit der Zunahme des Volumens der Winde kleiner Luftwege (Bronchien).
Die hochauflésende Computertomographie (CT) gilt bei der Untersuchung der Morpho-
logie der Lunge als Goldstandard (beste und zuverléssigste Methode in der Diagnostik).
Mochte man Bronchien, eine in Annéherung tubulire Struktur, in CT-Bildern vermes-
sen, so stellt die geringe Grole der Bronchien im Vergleich zum Auflésungsvermogen
eines klinischen Computertomographen ein grofies Problem dar. In dieser Arbeit wird
gezeigt wie aus konventionellen Réntgenaufnahmen CT-Bilder berechnet werden, wo
die mathematischen und physikalischen Fehlerquellen im Bildentstehungsprozess liegen
und wie man ein CT-System mittels Interpretation als lineares verschiebungsinvarian-
tes System (engl. linear shift invariant systems, LSI System) mathematisch “greifbar”
macht. Basierend auf der linearen Systemtheorie werden Moglichkeiten zur Beschrei-
bung des Auflosungsvermogens bildgebender Verfahren hergeleitet. Es wird gezeigt wie
man den Tracheobronchialbaum aus einem CT-Datensatz stabil segmentiert und mittels
eines topologieerhaltenden 3-dimensionalen Skelettierungsalgorithmus in eine Skelett-
darstellung und anschlielend in einen kreisfreien Graphen iiberfiithrt. Basierend auf der
linearen System Theorie wird eine neue, vielversprechende, integral-basierte Metho-
dik (IBM) zum Vermessen kleiner Strukturen in CT-Bildern vorgestellt. Zum Validie-
ren der IBM-Resultate wurden verschiedene Messungen an einem Phantom, bestehend
aus 10 unterschiedlichen Silikon Schlduchen, durchgefithrt. Mit Hilfe der Skelett- und
Graphendarstellung ist ein Vermessen des kompletten segmentierten Tracheobronchial-
baums im 3-dimensionalen Raum moglich. Fiir 8 zweifach gescannte Schweine konnte
eine gute Reproduzierbarkeit der IBM-Resultate nachgewiesen werden. In einer weite-
ren, mit IBM durchgefithrten Studie konnte gezeigt werden, dass die durchschnittliche
prozentuale Bronchialwandstérke in CT-Datensétzen von 16 Rauchern signifikant ho-
her ist, als in Datensétzen von 15 Nichtrauchern. IBM 148t sich moéglicherweise auch
fiir Wanddickenbestimmungen bei Problemstellungen aus anderen Arbeitsgebieten be-
nutzen - kann zumindest als Ideengeber dienen. Ein Artikel mit der Beschreibung der
entwickelten Methodik und der damit erzielten Studienergebnisse wurde zur Publikati-
on im Journal “IEEE Transactions on Medical Imaging” angenommen.



Abstract

Chronic obstructive pulmonary disease (COPD) is an umbrella term for diseases lea-
ding to coughing, phlegm and dyspnoea (shortness of breath) whilst at rest or under
pressure - COPD includes chronic bronchitis and lung emphysema. The progression of
COPD is strongly associated with an increase in the volume of tissue in the wall of the
small airways (bronchi). The high-resolution CT is the imaging gold standard (best and
most reliable practice) for the morphological evaluation of lung tissue. When measu-
ring bronchi, an almost tubular structure, the limited spatial resolution of clinical CT
scanners in comparison to thin structures like airway walls causes difficulties in measu-
rement. In this thesis it will be shown how to reconstruct CT images from conventional
x-ray images, where different mathematical and physical sources of errors lie and how
CT systems can be modelled as linear shift invariant systems (LSI systems). Based
on the linear system theory, ways to characterize the spatial resolution of an imaging
system are derived. It will be shown how to do a stable segmentation of the tracheo-
bronchial tree from a CT dataset. The voxel-based result (object) of the segmentation is
skeletonized by a sequential topology-preserving 3D thinning algorithm and then trans-
formed to an acyclic graph. Based on the linear system theory, a new integral based
method (IBM) for measuring small structures in CT images is introduced. By the use
of the skeleton and graph representation it is possible to measure the whole segmented
tracheobronchial tree in the 3-dimensional space. The method was evaluated with a
phantom containing 10 silicone tubes and the repeatability was proved in datasets of
8 pigs scanned twice. Furthermore, a comparison of CT datasets of 16 smokers and 15
non-smokers was done. The average percentage airway wall thickness was significantly
higher for the smokers. Potentially IBM can be used for wall thickness measurements
in other fields of activity. An article with the description of the developed method and
the results obtained in the different studies was accepted for publication in the journal
“IEEE Transactions on Medical Imaging”.
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Einleitung

Bildgebende Verfahren sind fester Bestandteil der modernen Medizin. Es entstehen Tag
fiir Tag riesige Datenmengen verschiedenster Bildarten, wobei sich Inhalt und Eigen-
schaften der Bilder je nach angewandter Mefitechnik (Modalitét) stark unterscheiden.
Arzte sind in vielerlei Art und Weise auf die Unterstiitzung durch den Computer an-
gewiesen. Sei es beispielsweise um iiberhaupt, wie im Falle von Schichtbildaufnahmen,
qualitativ hochwertig rekonstruierte Bilder zu bekommen, um bei der Bearbeitung und
Auswertung von Bildern unterstiitzt zu werden oder um Bilddatensétze in Datenbanken
sicher und zeitsparend verwalten zu kénnen.

Die vorliegende Arbeit behandelt hauptséchlich die Bearbeitung und Auswertung
von computertomographischen Bildern aus dem Thoraxbereich, im Schwerpunkt wird
eine Methodik zum Bestimmen der Wanddicke von Bronchien, einer in Annéherung tu-
buldren Struktur, in 3-dimensionalen CT-Volumina vorgestellt. Die Computertomogra-
phie (CT) hat seit ihrer Einfithrung im Jahr 1972 die medizinische Bildgebung revolu-
tioniert, die aktuelle Multislice-CT (MSCT) bietet die Moglichkeit, komplette Volumina
mit hoher raumlicher Auflésung innerhalb einer Atempause zu scannen und steigert die
Bedeutung der Computertomographie noch mehr. Das gréfite Problem beim Bestim-
men der Bronchialwanddicke stellt die geringe Grofle dieser Struktur im Vergleich zum
Auflosungsvermogen eines CT-Scanners dar. Dies fithrt dazu, dass die Darstellungs-
intensitdt der Bronchialwénde gemindert ist. Ein optisches Bestimmen der korrekten
Wanddicke ist dadurch fiir Mediziner nahezu unmdoglich. Um sich der Problemstellung
addquat ndhern zu konnen, ist zunidchst ein Wissen um die Fehlerquellen im Zuge
des Bildentstehungsprozesses notig. Bildgebende Verfahren lassen sich mathematisch
als lineare verschiebungsinvariante Systeme modellieren. Dies gibt uns die Moglichkeit
auftretende Storeffekte in den Bildern durch Methoden der Signal- und Systemtheo-
rie zu beschreiben und zu verstehen. Durch die Modellierung des Problems kann auf
mathematischem Wege eine approximative Bestimmung der Wanddicke erfolgen. Um
iiberhaupt in die Lage zu kommen im 3-dimensionalen Raum Bronchien vermessen zu
konnen, miissen vorgelagerte Schritte wie die Segmentierung der Bronchien, die Ske-
lettierung der Segmentierung und der Aufbau eines mathematischen Graphen aus der
Skelettierung gelost werden.

Die hier vorgestellte Methodik 1é3t sich moglicherweise auch fiir Wanddickenbestim-
mungen bei Problemstellungen aus anderen Arbeitsgebieten benutzen - kann zumindest
als Ideengeber dienen. Viele der in dieser Arbeit behandelten Konzepte lassen sich pro-
blemlos auf andere bildgebende Systeme iibertragen.



Einleitung xi

Aufbau der Arbeit

Das erste Kapitel liefert die Motivation und die Zieldefinition fiir diese Arbeit. Der
Aufbau, die Groflenverhéltnisse und die Funktion des menschlichen Atmungssystems
werden kurz dargestellt. Ausgehend von der Darstellung eines Luftweges in der CT wird
ein einfaches 2-dimensionales Querschnittsmodell eingefiihrt. Bei einigen Lungenerkran-
kungen, wie beispielsweise der chronisch obstruktiven Lungenkrankheiten (COPD),
kommt es zur Zunahme des Volumens der Bronchialwénde, einige Aspekte der COPD
werden beschrieben.

Kapitel 2 gibt einen Einblick in die Technik der Computertomographie. Nach einem
kurzen Ausflug in die Historie der Rontgendiagnostik werden die physikalischen Grund-
lagen der Rontgentechnik beschrieben. Es werden die hauptséchlichen physikalischen
Probleme der CT besprochen und der Weg von einfachen rontgenbasierten Projektions-
aufnahmen zu Schichtbildern mittels verschiedener Methoden wird gezeigt. Abschlie-
Bend wird ein Uberblick iiber die zur Zeit aktuelle Multislice-CT (MSCT) und deren
Charakteristika gegeben.

Im dritten Kapitel wird ein CT-System als lineares verschiebungsinvarinates System
modelliert. Etwaige Fehler in der Bildentstehung, physikalischer Natur oder bedingt
durch den Prozess der Bildrekonstruktion, kéonnen durch diese Modellierung bequem
abgebildet werden. Durch das Konzept der sogenannten Punktantwort (PSF) wird ein
“Rechnen” innerhalb von CT-Volumina mdoglich gemacht. Verschiedene Parameter zur
objektiven Beschreibung der “Auflésung eines bildgebenden Systems” werden eingefiihrt
und deren Zusammenhénge erklart.

Kapitel 4 behandelt den Themenbereich Segmentierung. Zunéchst werden Moglich-
keiten zur Rauschkorrektur mittels Faltungsfilter gezeigt. Danach wird im Detail auf
die Segmentierung der Lungen und des Tracheobronchialbaums eingegangen. Speziell
die Segmentierung des Bronchialbaums ist von entscheidender Bedeutung, da dieses
Segmentierungsergebnis die Grundlage fiir das nachfolgende Kapitel bildet.

Kapitel 5 behandelt die morphologische Bildverarbeitung. Nach der Einfithrung
elementarer morphologischer Operatoren, wird ein 3D-Skelettierungsverfahren zur Fin-
dung der Mittelachse eines Objektes vorgestellt. Auf der Grundlage des Skelettierungs-
ergebnisses fiir den Tracheobronchialbaum kann ein mathematischer Graph zur Be-
schreibung des Bronchialbaums erzeugt werden.

Im sechsten Kapitel wird schlielich der entwickelte Algorithmus zum Vermessen der
Wandstérken von Bronchien beschrieben. Grundlage des Algorithmus ist die Interpre-
tation eines CT-Systems als lineares verschiebungsinvariantes System. Die entwickelte
Messmethodik beruht auf der Tatsache, dass, unter bestimmten Voraussetzungen, der
Erhalt des Integralwertes entlang eines 1-dimensionalen Profils beim Durchlaufen eines
linearen verschiebungsinvarianten Systems angenommen werden kann. Auf der Basis
dieser entwickelten Messmethodik kann der gesamte Tracheobronchialbaum in einem
CT-Volumen vermessen und eine Kenngrofle fiir den Baum angegeben werden. Hier-
bei werden die in den vorangegangenen Kapiteln beschriebenen 3 Darstellungsarten
des Bronchialbaums: die Voxel- , die Skelett- und die Graphendarstellung benétigt.
Messresultate werden fiir verschiedene Studien mit einem kiinstlichen Phantom, mit
CT-Volumen von Schweinen und CT-Volumen von Patienten aus dem klinischen Alltag
présentiert.

Kapitel 7 liefert eine Zusammenfassung der Arbeit und gibt einen Ausblick auf eine
mogliche sinnvolle Fortfithrung der Forschung in diesem Arbeitsgebiet.

x1



Einleitung xii

Ein umfangreicher mathematischer und informatischer Anhang sowie eine Aufli-
stung von Veroffentlichungen, die mit dieser Arbeit in direktem Zusammenhang ste-
hen, bilden den Abschlufl der Arbeit. Das Erstellen von Software war ein entscheiden-
der Anteil meiner Arbeit, weshalb an dieser Stelle speziell auf den Abschnitt B des
informatischen Anhangs verwiesen sei: Dort wird in Kiirze beschrieben, wie man mit
der von mir entwickelten Software yacta (yet another ct analyzer) Wandstérken von
Bronchien (oder Phantomen) lokal fiir einen Bronchus oder global fiir den kompletten
Tracheobronchialbaum bestimmen kann.

Die Arbeit stellt keinen Versuch dar einen umfassenden Uberblick iiber den state
of the art in medizinischer Bildverarbeitung zu geben, sondern mochte am konkreten
Beispiel der Bronchialwandvermessung zeigen, wie verschiedene Bildverarbeitungstech-
niken eingesetzt und kombiniert werden konnen, um dieses nicht-triviale Problem zu
16sen.

Bezeichnungen

Die meisten verwendeten Konventionen und Bezeichnungen werden Schritt fiir Schritt
eingefiihrt. Es lief} sich jedoch nicht vermeiden, dass einige Bezeichnungen von Anfang
an in dieser Arbeit benutzt werden. Zu diesen nun einige einfithrenden Erlduterungen.

e Allen abgebildeten CT-Bildern sind die wichtigsten Scanparameter Rohrenstrom-
Zeit-Produkt pro Schicht [mAs| @, Rohrenspannung[kV] U, nominelle Schicht-
dicke [mm] s, Schichtabstand ¢ [mm)], xy-Abstand der Zentren der Bildpunkte p
[mm] (Pixel Spacing) und Rekonstruktionskernel K, sowie die zur Darstellung
benutzen Fenstereinstellungen Fensterzentrum C' / -breite W und der Hersteller-
name+Modellbezeichnung (P+M) des CT- Scanners in der Form (Q, U, s, t, p,
K, [C/W], P+M) beigefiigt.

e Mediziner gehen bei der Bezeichnung von Korperteilen immer von der Sicht des
Patienten aus. Betrachtet man ein CT-Bild, so blickt man von unten in Richtung
Kopf in einen Patienten. Die Bezeichnungen “links” und "rechts” sind fiir Korper-
teile vertauscht. Die linke Lunge ist in einem CT-Bild auf der rechten Seite zu
finden.

xii
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Kapitel 1

Motivation und Zieldefinition

Die chronisch obstruktive Lungenerkrankung (engl. chronic obstructive pulmonary di-
sease, COPD) ist ein Uberbegriff fiir Erkrankungen, die zu Husten, Auswurf und Dys-
pnoe! in Ruhe oder Belastung fithren. Das Fortschreiten der COPD ist eng ver-
kniipft mit der Zunahme des Volumens der Winde kleiner Luftwege [HCUT].
Erkrankungen der kleinen Luftwege, die nicht nur im Falle einer COPD auftreten, wer-
den mit dem feststehenden englischen Ausdruck “small airways disease” bezeichnet. Die
Zunahme des Wandvolumens gilt in der Medizin, insbesondere durch die Histologie?
bewiesen, als Tatsache. Es stellt sich jedoch die Frage, ob die Zunahme des Volumens
auch schon fiir die etwas grofleren Bronchien mittels der nicht-invasiven Computerto-
mographie (CT) zuverlissig festgestellt werden kann. Das grofite Problem ist in diesem
Zusammenhang die geringe Grofle der Bronchien im Vergleich zum Auflésungsvermo-
gen? eines klinischen Computertomographen. Aus diesem Grund stellt das “Vermessen
von Bronchien in der CT” eine nicht triviale und spannende Aufgabe dar, die ein um-
fassendes Verstdndnis der Computertomographie erfordert.

Die hochauflosende CT gilt bei der Untersuchung der Morphologie der Lunge als
Goldstandard (beste und zuverlédssigste Methode in der Diagnostik). Die Magnetreso-
nanztomographie kommt als bildgebendes Verfahren schon aufgrund der zu geringen
Ortsauflssung derzeit nicht in Frage. Bei der Spirometrie? ist man stirker von der
Mitarbeit des Patienten abhéingig und erhélt funktionelle, jedoch lediglich globale In-
formationen iiber die gesamte untersuchte Lunge. Auch die CT ist auf die Mitarbeit des
Patienten hinsichtlich eines Atemanhaltens angewiesen, erbringt jedoch morphologische
und ortsaufgeloste Informationen. Ein Nachteil der CT ist, wie bei allen rontgenbasier-
ten Methoden, die ionisierende Strahlung (siche 2.5.1).

Dieses Kapitel gibt nun einen kurzen Uberblick iiber die Anatomie® und PhysiologieS
des menschlichen Atmungssystems. Fiir diese Arbeit relevanten Aspekte wie beispiels-

"Medizinischer Ausdruck fiir Atemnot oder Luftnot.

2Die Histologie ist die Wissenschaft von den biologischen Geweben. Es werden sehr diinne Gewebe-
schnitte hergestellt und unter dem Mikroscope beurteilt.

3Der Begriff “Auflésung” wird in Abschnitt 3.2 erliutert.

4Verfahren zur Lungenfunktionspriifung. Der Patient atmet iiber ein Mundstiick in das Spirome-
ter. Lungenbeschreibende Parameter wie Lungenvolumen oder Einsekundenkapazitit (FEV1, Forced
Expiratory Volume in 1 Second) werden bestimmt.

Die Anatomie (gr.) ist die Lehre vom Aufbau der Organismen.

5Die Physiologie ist die Lehre von den Lebensvorgingen, sie befasst sich mit den physikalischen,
biochemischen und informationsverarbeitenden Funktionen von Lebewesen.
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weise die GroBlenverhéltnisse in luftleitenden Bronchien werden tiefergehend erortert.
Zunéchst wird eine einfache Beschreibung des Aufbaus und der Funktion der unteren
Luftwege (unterer Respirationstrakt) gegeben. Ein einfaches Modell fiir den Querschnitt
eines Bronchus wird eingefiihrt. Die chronisch obstruktive Lungenkrankheit wird, da
die angestrebten Forschungsziele in enger Verbindung mit dieser Krankheit stehen, be-
schrieben.

1.1 Das Atmungssystem

Unter Atmung (lat. respiration) versteht man ganz allgemein die Aufnahme von Sauer-
stoff (O2) und die Abgabe von Kohlendioxid (COz). Alle Zellen des menschlichen Or-
ganismus sind auf eine sténdige Os-Zufuhr und einen konstanten Abtransport des ver-
brauchten Os in Form von CO5 angewiesen. Der menschliche Korper besitzt ein System
von Organen, dieses wird als Atmungssystem oder respiratorisches System bezeichnet,
das den Gasaustausch zwischen Blut und Umgebung erméglicht. Dieser Vorgang wird
als duflere Atmung bezeichnet. Das zentrale Organ der dufferen Atmung ist die Lunge.
Unter innerer Atmung versteht man hingegen die in der Zelle ablaufende Verbrennung
von Nahrstoffen zur Gewinnung von Energie, hierbei wird Oy verbraucht. Die duflere
Atmung ist somit die Voraussetzung fiir die innere Atmung. Um den aufgenommen
Os der AuBenluft zur Lunge zu befordern passiert er zuerst die oberen Luftwege (Na-
se, Nasennebenhohlen, Rachenraum), dann die unteren Luftwege (Kehlkopf, Luftrohre,
Bronchien und die Lungen selbst). Die unteren Luftwege enden in den Lungenblidschen
(Alveolen). Die Versorgung der Alveolen mit Atemluft bezeichnet man auch als Ventila-
tion. In den Alveolen diffundieren” Oy und C'Os iiber die Zellmembran in das Transport-
medium Blut. Entscheidend fiir den Gasaustausch ist das Verhéltnis zwischen der Lun-
gendurchblutung (Perfusion) und der Ventilation (Ventilations-Perfusions-Verhéltnis).
In einer Durchschnittslunge gibt es etwa 300 Millionen der diinnwandigen, etwa 0.3 mm
grofien, Lungenblédschen (engl. alveoli), die Gesamtoberfléiche dieser betrigt ca. 80-120
m?.

Abb. 1.1 zeigt die computertomographische Thoraxaufnahme eines Patienten. In
der medizinischen Befundung werden standardméBig neben den azialen (transveralen)
Schichtaufnahmen auch die beiden anderen kanonischen Schnittrichtungen durch einen
CT-Datenquader zu Rate gezogen: die sagittale Schnittebene und die koronale Schnit-
tebene.

1.1.1 Unterer Respirationstrakt

Die unteren Luftwege beginnen mit dem Kehlkopf (Larynx). Zum einen verschlief3t
dieser die unteren Luftwege und regelt so ihre Beliiftung zum anderen ist er das Haupt-
organ zur Stimmbildung. Beim Schluckvorgang verschlieit der Kehldeckel (Epiglottis)
die Luftrohre (Trachea), damit keine Speisestiicke in den Atmungstrakt gelangen. Un-
terhalb des Kehlkopfs liegt die Trachea, danach folgen die Bronchien. Diese Luftwege
werden auch unter dem Begriff Tracheobronchialbaum zusammengefafit, dieser wird
nun ausfiithrlicher beschrieben.

"Vom lateinischen diffundere = ausgiefien, verstreuen, ausbreiten. Unter Diffusion versteht man in
diesem Zusammenhang den Ausgleich von Konzentrationsunterschieden.
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Abbildung 1.1: Throrax-CT eines Patienten. (a) Der Quader zeigt die Hauptschnit-
tebenen eines CT-Volumens, sowie das verwendete Koordinatensystem. In einem axia-
len (engl. axial) Bild entsprechen die Spalten des Bildes der z-Achse, die Zeilen der y-
Achse. Das Laufen entlang der z-Achse entspricht dem Blattern durch einen Bildstapel.
(b) Die axiale Schnittebene. (c) Die koronale (engl. coronal) Schnittebene. (d) Sagittale
(engl. sagittal) Schnittebene. Das Berechnen beliebiger Schnittebenen durch ein CT-
Volumen wird unter dem Begriff multiplanare Reformation (MPR) zusammengefafit.
In jedem der drei Hauptschnittebenen ist ein Luftweg mit einem Pfeil gekennzeichnet.
(100 mAs, 120 kV, 1.0 mm, 0.8 mm, 0.68 mm, D, [-600/850], Philips Mx8000 IDT 16)
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1.1.2 Der Tracheobronchialbaum

Ausgehend von der Trachea beginnt ein sich immer weiter aufzweigendes Rohrensystem,
das schliellich in den Alveolen (Alveoli pulmonis, Lungenblidschen) endet. Abb. 1.2 zeigt
eine gezeichnete und eine, aus einem klinischen CT-Datensatz, gerenderte Darstellung
eines Tracheobronchialbaums. Zwischen Trachea und Alveolen liegen im Durchschnitt
23 Verzweigungen. An der sogenannten Carina teilt sich die Trachea in die beiden
Hauptbronchien, die in die rechte und die linke Lunge fithren. Die Trachea ist ein etwa
10-15 cm langer, muskuloser Schlauch mit einem Durchmesser von ungeféihr 2 cm, deren
Offnung durch 16-20 U-férmige Knorpelspangen offen gehalten wird. Die Offnung der
Knorpelspangen ist nach hinten gerichtet (dorsal). Dies verhindert, dass sich die Luft-
rohre bei Unterdruck - welcher regelméfig bei der Einatmung entsteht - verschliefit. Der
offene Teil des “Us” wird durch glatte Muskulatur und Bindegewebe geschlossen. Durch
diesen Aufbau ist die Trachea sehr flexibel. Die Hauptbronchien (Bronchus principalis
sinister/dexter) teilen sich nach wenigen Zentimetern in die zwei bzw. drei Lappenbron-
chien, welche sich dann in zwei bis fiinf Segmentbronchien aufgliedern. Der Aufbau der
Hauptbronchien entspricht dem der Trachea, mit zunehmender Verzweigung des Baums
werden die Form und Anordnung der Knorpelspangen jedoch unregelméfliger. Kleinere
Bronchien besitzen keine Knorpelstruktur, sie werden durch den Zug des umliegenden
Lungengewebes offengehalten. Die lumenzugewandte Seite aller Bronchien ist mit ei-
ner Schleimhaut ausgekleidet, die von hauchfeinen Flimmerhdrchen (Flimmerepithel)
bedeckt ist. Die Flimmerhérchen werden von den schleimbildenden Driisenzellen stén-
dig feucht gehalten und dienen zum Abtransport von Fremdpartikeln Richtung Mund.
Abb. 1.3a+b zeigt histologische Bilder eines Bronchus und einer Bronchiole.

Tabelle 1.1: Mafle der zentralen und peripheren Luftwege.

Atemwege Generation | Durchmesser | Wanddicke Anzahl
] ]
Trachea 0 13-27 1-3 1
Hauptbronchien 1 11-19 1,5-3 2
Lappen- und Segmentbr. 2-5 5-8 1,5 60
Subsegmentbronchien 6-8 1.5-3 0.3 448
11 1.0 0.15 2048
Bronchiolus Terminalis 12-16 0,6 126976
Bronchiolus Respiratorius 17-19 0,5 917504
Ductus Alveolares 20-22 0.4 7340032
Sacculi Alveolares 23 0.2-0.3 8388608
Alveolen - 0.2-0.3 0.3 - 1.2 pm | ca. 300000000

Fiir die Spalten “Durchmesser” und “Wanddicke” wurden Werte aus [HR05] (Trachea bis Generation
11) und [BDHO04, Nun93] (Generation 12 bis Alveolen) iibernommen. Durchmesser bezeichnet hier den
gesamten Durchmesser (Lumen und Wand) eines Bronchus. In der letzten Zeile ist die Wandstérke der
einzelnen Alveolen angegeben, sonst die Wandstérke der Luftwege. Die letzte Spalte ist aus [Wei63],
der die Anzahl n von Bronchien im Falle regulérer Dichotomy fiir eine Generation z mittels n(z) = 2°
berechnet hat. Die Anzahl der Alveolen ist eine Schitzung.

Im Normalfall teilt sich beim Menschen ein Bronchus dichotom, d. h. in zwei unter-



1.1 Das Atmungssystem 5

— “. "/
N\

8% iposterior)

A\ 1A

A

Fs Haupt( = Stamm

Branchien

!
{
P [ N
P A
\‘v 8° (superior, 7 e ;
\ tower lobe)—\__ i _——B* (ingular superion)
Mittellappenbronchus S B” (superior) 2 WV SR
. \,_. / - / x \\\';
: 5 ) B (lingular '\ DR
P HA] X ,”' inierior) | =
5 4 /M \ =\
5 4 Y v
{/ nterlappenbronchus Unterlappenbronchus ’ oo
L. —=—B7"" (basal anteromedial)

B7 (basal medial)

.

B (basal anterior) i 1
g a "
- > B (basal lateral)
2 3 i
~ Fy B" (basal posterior):
Yy i A P

7% /)

s

B (basal lateral) — 7 g ) \ 3
[ 7 B (basal posterior) - N
= -
7 .
7 4 \ e
/ A N
-/7 { \ »
4 W

Trachea
Carina

Hauptbronchus lin

Hauptbronchus rechts

Abbildung 1.2: Oben eine schematische Darstellung des Tracheobronchialbaums aus [Net94]
bis etwa zur 6 Generation. Zum Vergleich darunter eine gerenderte Darstellung des Lumens der
Luftwege bis etwa zur 7 Generation, entstanden aus einem realen CT-Patientendatensatz (122
mAs, 120 kV, 1.0 mm, 0.8 mm, 0.69 mm, B40f, Siemens Volume Zoom). Mehr iiber das Segmen-
tieren und Darstellen von Tracheobronchialbdumen in Abschnitt 4.4. In der unteren Darstellung
ist, noch deutlicher als in der oberen, der etwas asymmetrische Aufbau des Baums zu erkennen
- dies liegt an der Linkslastigkeit des Herzens. Der linke Hauptbronchus ist langer als der rechte,
teilt sich aber lediglich in 2 Lappenbronchien. Rechts erfolgt eine Teilung in 3 Lappenbronchien,
zunéchst die Trennung in den Oberlappenbronchus und den Bronchus Intermedius, dann teilt
sich letzterer in den Mittellappenbronchus und den Unterlappenbronchus.



1.1 Das Atmungssystem 6

geordnete Bronchien (Bifurkation, dichotome Teilung). In Ausnahmen gibt es auch Ver-
zweigungspunkte, aus denen 3 Atemwege hervorgehen (Trifurkation). Nach den Lappen-
bronchien folgen die Segmentbronchien, danach die Subsegmentbronchien. Der Durch-
messer der Bronchien wird mit jeder Teilung in der Regel geringer®. Ab der 11./12.
Teilungsgeneration, dem Ubergang zu den Bronchiolen, spricht man explizit von den
kleinen Luftwegen (engl. small airways). Diese haben in den Winden weder Knorpel-
noch Driisenanteile, wobei der Ubergang flieBend ist. Der Knorpelverlust erfolgt bis
zur 11., die driisigen Strukturen verschwinden ab der 12. Generation [HR05]. Die Ge-
nerationen 17 bis 23 werden als respiratorischer Abschnitt bezeichnet oder auch als
Azinus. Waren die ersten 16 Generationen reine luftleitenden Bronchien so findet im
respiratorischen Abschnitt der Gasaustausch mit dem Blut statt. Am Rand des Azinus
befinden sich die ersten Alveolen. Das Ende des Azinus besteht aus dem Alveolar-Kanal
(Ductus Alveolares), der noch eine feine netzartige Wandstruktur besitzt - die Alveolen
sind um diese angeordnet, und den Alveolar-Sécken (Sacculi Alveolares), die am En-
de der Verzweigungsstruktur als eine Gruppe von terminalen Alveolen gesehen werden
konnen. Tabelle 1.1 listet durchschnittliche Mafle der zentralen und peripheren Luft-
wege aus einer medizinischen Veroffentlichung des Jahres 2005 auf. In verschiedenen
Biichern und Artikeln findet man teilweise recht unterschiedliche Angaben - zu beach-
ten ist hier hauptséchlich, ob die angegebenen Messwerte auf realen Messungen (aus
der Pathologie) oder auf radiologischen Bilddaten (MSCT oder HRCT') beruhen. In der
Radiologie werden tendenziell, bedingt durch das beschrinkte Auflésungsvermogen der
CT-Scanner und den damit bedingten Problemen beim Vermessen kleiner Strukturen,
die Querschnittsfliche der Wand zu grof8 und die des Lumens zu niedrig angegeben.
Die Wandstirke? der Lungenblischen wird in [Nun93] mit 0.3 — 1.2 ym '© beziffert.

Tabelle 1.2: Durchmesser des Lumens der Luftwege nach 1.1 mit dy = 12 mm.
Generation 0 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10
Lumen [mm] | 12 | 9.52 | 7.56 | 6.00 | 4.76 | 3.78 | 3.00 | 2.38 | 1.89 | 1.50 | 1.19

Weibel hat den Fit der Funktion (1.1) iiber die Generation 2-10 berechnet und dann den resultie-
renden Wert dop = 12 mm erhalten.

In [Wei63] hat E. R. Weibel schon im Jahre 1963 gezeigt, dass die Funktion:
d, =dy-2"5 mitdy = 12mm, (1.1)

das Lumen der Luftwege in Abhéngigkeit von der Generationenzahl fiir die Genera-
tionen 2-10 gut approximiert. Tabelle 1.2 listet die Ergebnisse mit dieser Funktion fiir
die Generationen 0-10. Die Giiltigkeit von Gleichung (1.1) hat er experimentell durch
Vermessen eines speziell ausgegossenen Bronchialbaums hergeleitet. Die durchschnitt-
liche Abweichung betrug etwa 6%. Das Lumen der Generationen 0 und 1 (Trachea
und Hauptbronchien), die auerhalb des Lungengewebes liegen (extrapulmonar), weicht
stark von der approximierenden Geraden (halblogarithmisch aufgetragen) durch das Lu-
men der Generationen 2-10, die innerhalb der Lungen liegen (intrapulmonar), ab. Das

8Es gibt Erkrankungen die zu einer Dilatation (Erweiterung, Ausdehnung) der Atemwege fithren
(z.B. Bronchiektasen), dann gilt diese Regel nicht mehr.

Die Begriffe Wandstirke und Wanddicke werden in dieser Arbeit synonym benutzt.

9m = 107°m Mikrometer / Mymeter
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Aterit

(d)

Abbildung 1.3: (a) Histologisches Bild eines Bronchus. (b) Histologisches Bild einer
Bronchiole. Die Bronchiole und die dazugehorige Pulmonalaterie (beide gehéren zum
sogenannten “bronchovaskuléres Biindel”) sind jeweils mit einem Pfeil markiert. Da bei
histologischen Schnitten die innerhalb einer lebendigen Lunge vorherrschenden Druck-
verhéltnisse und der Muskeltonus (Spannungszustand der Muskulatur) fehlen, hat die
Pulmonalaterie ihre im Normalfall annéhernd runde Form verloren. Ein wellenférmiger
Verlauf der Wénde ist zu erkennen: Luftwege haben keine stabile Grofle, sondern verén-
dern Form und Grofe im Zuge einer Atemphase. In vollkommener Dilatation besitzt die
Bronchialwand vereinfacht dargestellt (siehe [SWPO00]) eine nahezu glatte Berandung,
beim Verkleinern, bedingt durch die Atmung, entsteht ein wellenformiger (gefalteter)
Verlauf der Luftwegsberandung. Die Bilder (a) und (b) stammen von [Sci]. (¢) CT-Bild
eines Bronchus mit einem Auflendurchmesser von ca. 5.3 mm. Auch hier ist der Bron-
chus und die Pulmonalaterie je durch einen Pfeil markiert. Die Wand besteht in der
Breite nur aus wenigen Pixeln. Die unterschiedlichen Wandstrukturen (Wandschichten,
wellenférmige Berandungsformen) sind in der CT nicht zu erkennen. (100 mAs, 120
kV, 1.0 mm, 1.0 mm, 0.39 mm, D, [-600/850], Siemens Volume Zoom). (d) Modell eines
Querschnitts durch einen Bronchus in einem CT-Bild. Dieses Modell geht von einem
homogenen Wandmaterial und einer glatten Wandung aus. r; bezeichnet den inneren
Radius, r, den dufleren Radius des Kreisringes. Fiir die in der Darstellung gewéhlten
Grofenverhiltnisse gilt: w/2r; = 0.15.
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Lumen der Generationen grofler 10 148t sich ebenfalls nicht durch die Approximation
bestimmen - das Lumen dieser Bronchien ist viel grofler als durch (1.1) berechnet. Der
fiir die CT und diese Arbeit interessante GroBenbereich wird jedoch durch (1.1) abge-
deckt. Kleinere Bronchien (Generation>10) liegen unterhalb des Auflésungsvermogens
eines CT-Scanners, sie sind auf CT-Bildern nicht mehr zu erkennen. Die Generationen
0 und 1 liegen auflerhalb des Lungengewebes - ein Vermessen wird wegen des dadurch
bedingten geringen Kontrastes erschwert.

1.1.3 Modellbildung

Da die verschiedenen Bronchialwandschichten und die unterschiedlichen Formen der
Berandung in den CT-Bildern nicht zu erkennen sind (siche Abb. 1.3c), geniigt das in
Abb. 1.3d skizzierte Modell des Querschnitts eines Bronchus. Fiir die ersten Genera-
tionen intrapulmonarer Bronchien eines gesunden Menschen entspricht die Wandstérke
etwa 10-16 % des inneren Durchmessers [WMN92, RDH97]. Misst man in der histologi-
schen Aufnahme Abb. 1.3(a) die Wandstérke und den inneren Durchmesser manuell, so
erhéilt man ein Verhéltnis von ~ 16%, wobei ein Abgrenzen der wahren Wandgrenzen
aufgrund der verschiedenen Wandschichten schwierig ist. Bezeichnet man den inneren
Radius als r; und den dufleren als r,, dann li8t sich die Wandstirke w schreiben als
w = r, — r;. Das geforderte Verhiltnis zwischen w und r; lautet dann formalll:

w/2r; = qmit g € [0.1,0.16] . (1.2)

Dies bedeutet, dass ein linearer Zusammenhang zwischen der Wandstérke w und des
inneren Radius 7; eines Bronchus besteht. Daraus ergibt sich fiir den prozentualen

Wandanteil: )
2 _ .2 1
wall = "o =71 g0 — (1 - -100. (1.3)
2 1+ 2q

o

wall% sollte somit fiir die ersten Generationen eine Konstante im Bereich von 31-43
% fiir einen lungengesunden Menschen sein. In der Realitit erwartet man nicht wirk-
lich eine prézise Konstante: Die Wand ist nicht aus einem homogenen Material und
ihre Zusammensetzung éndert sich im Verlaufe der Verjiingung des Bronchialbaums
[SWP00, BP03|.

Anmerkung

Die Grolenangaben iiber die Bronchialwandstérke eines gesunden Patienten gehen weit
auseinander. In [HRO05] wird als normales Verhéltnis zwischen Wanddicke w und dem
kompletten Durchmesser 2r, eines Bronchus mit

w/2r, = 0.2 (1.4)

angegeben. Damit erhélt man durch einfaches Umformen unter Ausnutzung von r, =
T +w:
w/2r; =1/3=0.3. (1.5)

Der prozentuale Anteil vom inneren Durchmesser fiir gesunde Patienten wird dort al-
so mit mehr als 100% grofler als in [WMN92, RDH97] (siehe (1.2)) angegeben, siehe

"Durch einfache Umformungen erhilt man entsprechend fiir w und 7o: w/2r, = % — ﬁ.

8
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Abbildung 1.4: Fiir die in der linken Darstellung gewihlten Groflenverhéltnisse
gilt: w/2r; = 0.33, zum Vergleich daneben nochmals die Darstellung aus Abb. 1.3
mit w/2r; = 0.15. Die Angaben in der Literatur iiber “normale” Wandstérken gehen
weit auseinander.

Abb. 1.4. Fiir wall% erhilt man somit einen Wert von 64%. In [MKN'05] wird der
mittlere Wert fiir wall% mit 56,9% =+ 6,6 (im Bereich von 35,6 — 77,1%) bei Patienten
ohne bekannte Herz-Lungen-Erkrankung CT-basiert ermittelt. Vor diesem Hintergrund
sind die Angaben fiir die Wandstérken in Tabelle 1.1 der Luftwege mit grofler Vorsicht
zu geniefen'?. Hat man beim in vivo'® Vermessen der Abbilder von Bronchien in der
CT das Problem der Auflosung der CT-Scanner, so sind beim ez vivo'* Vermessen der
Bronchien das Fehlen der Druckverhéltnisse und des Muskeltonus zu bedenken.

1.2 Lungenerkrankungen

Unter den zehn weltweit hdufigsten Todesursachen sind vier Lungenerkrankungen: Pneu-
monie!®, chronisch obstruktive Lungenerkrankung (COPD), Tuberkulose (TBC, TB)
und Lungenkrebs. Nach einer Prognose der Weltgesundheitsorganisation (WHO) ist
in néichster Zeit mit einer weiteren Zunahme der zuvor genannten Erkrankungen zu
rechnen, so dass diese bis zum Jahre 2020 zu den sieben héufigsten Todesursachen ge-
horen werden [Org02, Ing]. Seit 2001 versucht die von der WHO und National Institutes
of Health (NIH) ins Leben gerufene Initiative GOLD (engl. global initiative for chro-
nic obstructive lung disease), weltweit ein optimiertes Vorgehen in der Diagnose und
Behandlung der COPD durchzusetzen (siehe [GOL]).

In Deutschland leiden etwa 10 bis 15 % Prozent der Erwachsenen an chronischer
Bronchitis, einer Vorstufe von COPD. Etwa 10.000 Menschen sterben jéhrlich daran.
Die COPD war noch im Jahre 1990 in der Rangliste der 10 weltweit haufigsten zum
Tode fithrenden Erkrankungen auf Platz 6 (Tab. 1.3). Die Bedeutung der COPD wird
im Hinblick auf die Mortalitidt in den kommenden Jahren nach Schiatzungen der Epide-
miologen'® weiter steigen. Die WHO vermutet, dass die COPD im Jahre 2020 weltweit

12Warum es beim Auswerten von CT-Bildern zu grofien Unterschieden bei der Angabe der “normalen”
Wandstéirke kommt, wird im Laufe der Arbeit klar. Die Literaturquelle mit der definitiv richtigen
Angabe der statistisch zu erwartenden Wandstérke ist mir nicht bekannt.

3nnerhalb lebenden Organismus.

1 AuBerhalb des lebenden Organismus.

5L ungenentziindung: akute oder chronische Entziindung des Lungengewebes.

16Dije Epidemiologie (von gr. epi = auf, iiber; demos = volk; logos = Lehre) beschiftigt sich mit den
Ursachen und Folgen sowie der Verbreitung von gesundheitsbezogenen Zustédnden und Ereignissen in
Populationen.
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die dritthdufigste Todesursache sein wird. Die Bedeutung der COPD im Hinblick auf
das Mortalitétsrisiko wird nach Schétzungen von Epidemiologen in den kommenden
Jahren bis 2020 zunehmen. Sie wird von Platz 6 im Jahre 1990 auf Platz 3 im Jah-
re 2020 steigen. Insgesamt ist in Deutschland bis zum Jahre 2010 mit einer Zunahme
pneumologischer Volkskrankheiten wie COPD, Asthma und Pneumonie um 25 % aus-
zugehen, bei den bosartigen Erkrankungen der Lunge (z. B. Lungenkrebs) sogar um 30
% [NKO0].

Erkrankungen 1990

Erkrankungen 2020

Herzkranzgefaflerkrankungen | HerzkranzgefafSerkrankungen
Schlaganfall Schlaganfall
Lungenentziindung COPD
Durchfallerkrankungen Lungenentziindung
Séauglingssterblichkeit Lungenkrebs

COPD Verkehrsunfall

Tuberkulose Tuberkulose

Masern Magenkrebs

Verkehrsunfall HIV/AIDS

Lungenkrebs Selbstmord

Tabelle 1.3: Die weltweit haufigsten 10 Todesursachen. Tabelleninhalt aus [NKO00].

Chronisch obstruktive Lungenerkrankung (COPD)

Synonyme fiir chronisch obstruktive Lungenerkrankung sind: COLD (Chronic Obstruc-
tive Lung Disease) oder COPD (Chronic Obstructive Pulmonary Disease). Fiir COPD
gibt es weltweit keine einheitliche Definition. Die Initiative GOLD bietet folgende De-
finition an: “COPD ist eine Lungenerkrankung, bei der eine nicht vollstindig reversible
FEinschrdnkung des Atemflusses vorliegt. Die Einschrinkung des Atemflusses ist fort-
schreitend und geht mit einer abnormen entziindlichen Reaktion auf inhalative Noxen!”
einher”. Im Allgemeinen werden die folgenden Krankheiten zum Formenkreis der COPD
gerechnet:

e Chronisch obstruktive Bronchitis (COB),
e Emphysem,
e Chronische Bronchitis und Emphysem mit asthmatischer Komponente.

Asthma bronchiale ist explizit ausgeschlossen. Charakteristisch fiir die COPD ist die
pulmonale Obstruktion, d.h. die Begrenzung des Luftflusses in den Atemwegen. Die Ver-
engung der Bronchien beruht auf einer chronischen Entziindung der Bronchialschleim-
haut und der dadurch bedingten Schwellung der Schleimhaut der Bronchien. Durch
die Entziindung wird die Schleimproduktion erhoht, die Flimmerhérchen verkleben,
Fremdpartikel kénnen dann nicht mehr Richtung Mund abtransportiert werden - die
Folge sind weitere Entziindungen. [Ing]

"Inhalative Noxen (inhalativ = durch Einatmen; Noxen = Schiidigungen, Beeintrichtigungen) sind
Schadigungen, die durch das Einatmen (”Inhalieren”) von Stoffen hervorgerufen werden.

10
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Ausloser einer COPD

Hauptrisikofaktor fiir die Entstehung und den Verlauf einer COPD ist das inhalati-
ve Zigarettenrauchen. Nicht jeder Raucher bekommt eine COPD, allerdings sind oder
waren iiber 90 % der COPD-Patienten Raucher. Mindestens 20% der Raucher erkran-
ken an einer COPD. Eine Dosisabhingigkeit zwischen der Menge der gerauchten Zi-
garetten und der Abnahme der Lungenfunktion wurde in zahlreichen Untersuchungen
gezeigt [SCW100, AAP+97]. Auf die dauernde Uberflutung mit Schadstoffen reagie-
ren die Bronchien neben einer reinen Verengung zunéchst mit Husten zur Entfernung
der eingedrungenen Schadstoffe. Reicht dieses nicht mehr aus, kommt es zu verstarkter
Schleimbildung und zu einer Verdickung der Schleimhaut. Die Atemnnot wird stérker.
Im weiteren Verlauf nimmt die Zahl der Flimmerhérchen ab, der vermehrt gebildete
Schleim kann nicht mehr abtransportiert werden. Der Husten verstérkt sich weiter. Eine
schicksalshafte Spirale nimmt ihren Anfang. Das Aufgeben des Rauchens sollte deshalb
der erste Schritt in der Behandlung sein. Zwar fiithrt das Einstellen des Rauchens nicht
zu einer vollkommenen Wiederherstellung der Lungenfunktion, doch kann dadurch der
weitere Krankheitsverlauf deutlich gemildert werden.

Neben dem inhalativen Zigarettenrauchen gelten auch wiederholte Atemwegsinfek-
te, Alkoholkonsum, Allergien, geringes Geburtsgewicht, Mangelerndhrung, schlechte
Wohnverhéltnisse, erblich bedingte Einfliisse sowie Klimafaktoren als Risikofaktoren
und mogliche Ausloser einer COPD. Allerdings treten sie im Vergleich zum Nikotina-
busus'® deutlich in den Hintergrund. [Ing]

Abgrenzung von Asthma, Emphysem und chronisch obstruktiver Bronchitis

Man hat den Begriff COPD gewihlt, um die chronisch obstruktive Bronchitis und
das Lungenemphysem vom Asthma - der anderen grofien Lungenkrankheit, die mit
einer Einengung der Atemwege einhergehen kann - abzugrenzen. Zunichst ist man
davon ausgegangen, dass beide Erkrankungen den gleichen Ursprung haben [Bar(06]
- dies wurde unter dem Begriff “Dutch Hypthesis” 1961 bekannt. Spéter wurde dann
von verschiedenen Wissenschaftlern gezeigt, dass verschiedene Mechanismen die beiden
Krankheiten auslsen.

Asthma und COPD haben auf den ersten Blick sehr &hnliche Symptome, sind aber
zwei ganz verschiedene Krankheiten. Das fangt schon bei der Ursache an: Zigarettenrau-
chen ist als Ursache des Asthmas bisher nicht belegt, aber als Hauptursache der COPD.
Das Asthma beginnt in der Kindheit und Jugend, die COPD im hoheren Lebensalter.
Die Atemnot beim Asthma tritt anfallsartig auf, bei COPD unter Belastung. Der Ver-
lauf der Enge der Atemwege und auch der Erkrankung ist beim Asthma wechselférmig
und episodisch, bei der COPD ist es eine dauerhafte Beeintréachtigung, die von Jahr zu
Jahr immer stéarker wird. Die Enge der Atemwege ldsst sich beim Asthma in der Regel
gut zuriickbilden, bei der COPD kaum. Asthmatiker sprechen bei der Langzeitbehand-
lung im Gegensatz zum Grofiteil der COPD-Patienten gut auf inhalierbares Cortison
an.[Tes02]

¥ Nikotinabusus (von lat. Abusus = Missbrauch) ist im medizinischen Sprachgebrauch die Bezeich-
nung fiir den missbriuchlichen Konsum von Produkten, die Nikotin enthalten.

11



1.3 Anmerkungen und Literaturhinweise 12

1.3 Anmerkungen und Literaturhinweise

Die Informationen in diesem Kapitel wurden im wesentlichen, insofern nicht explizit
auf andere Literaturquellen verwiesen wurde, aus [SS98] [Bec00] [SD91] [Sch96] [Net94]
[Wei63] [WMNO92] [GOL] [RDH97] [Tes02] und [Ing] entnommen.

12



Kapitel 2

Computertomographie

Dieses Kapitel gibt einen Uberblick iiber die Computertomographie (CT). Der Begriff
Tomographie ist aus den beiden griechischen Wortern tomos (= Schicht) und graphein
(= schreiben/zeichnen) zusammengesetzt. Der Zusatz Computer ist selbsterklérend,
ohne die Hilfe des Computers ist diese Art der Bilderzeugung nicht moglich. Es wer-
den grundlegende Begriffe und Zusammenhénge, die zum Verstdndnis von Computer-
tomogrammen' nétig sind, eingefiihrt und erliutert. Nach einem kurzen Blick in die
Historie der Rontgendiagnostik wird, ausgehend von den physikalischen Grundlagen
der Rontgentechnik (und ihren Limitierungen), das Grundprinzip der Computertomo-
graphie erkliart. Die mathematischen Fundamente, die den Weg von 2-dimensionalen
Projektionsbildern zu 3-dimensional ortsaufgeldsten Schichtbildern ebnen, werden her-
geleitet. Die Betrachtung der physikalischen und mathematischen Hintergriinde der CT
trigt zum besseren Verstéindnis von CT-Bildern bei, die unumggéinglichen Minderungen
der Bildqualitdt der CT werden deutlich. Die in Kapitel 3 eingefithrte Modellierung
des Entstehungsprozesses von CT-Bildern als lineares verschiebungsinvariantes System
wird einsichtiger. Abschlieend wird auf die besonderen Merkmale der zur Zeit aktuellen
Multislice-CT eingegangen.

2.1 Historie der Rontgendiagnostik

Am 8. November 1895 entdeckte Wilhelm Conrad Rontgen (1845-1923) (siehe Abb.
2.1a) im physikalischen Institut der Universitit Wiirzburg eine bis dahin unbekannte
Strahlung, die er X-Strahlen nannte. Diese aufsehenerregende Entdeckung prisentier-
te Rontgen der Wiirzburger Physikalisch-Medizinischen Gesellschaft am 28. Dezember
1895 in einer Vorldufigen Mitteilung iiber FEine neue Art von Strahlen. Diese Schrift,
zunéchst in den Sitzungsberichten der Gesellschaft erschienen, wurde in der Folgezeit
h#iufig nachgedruckt. 1901 wurde er in Stockholm mit dem ersten Nobelpreis fiir Physik
ausgezeichnet. Seine X-Strahlen eréffneten der Physik und vor allem der Medizin vollig
neue Welten. In Deutschland hat sich die Bezeichnung Rdéntgenstrahlen eingebiirgert,
wihrend in den meisten Sprachrdumen (z. B. engl. z-rays) der alte Name geblieben ist.
Abb. 2.1b zeigt eine der ersten konventionellen Rontgenaufnahmen eines Menschen.
Durchdringen Rontgenstrahlen eine Gewebeschicht, so werden diese geschwécht. Die
Schwéchung ist gewebespezifisch. Die geschwichten Strahlen enthalten Informationen

'Die Abkiirzung CT wird auch fiir Computertomogramm benutzt.
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2.1 Historie der Rontgendiagnostik 14

(a)

Abbildung 2.1: (a) Wilhelm Conrad Réntgen. (b) Druck einer der ersten konven-
tionellen Rontgenaufnahmen eines Menschen. Auf dem Bild soll die linke Hand von
Rontgens Frau Bertha mit ihrem Hochzeitsring dargestellt sein (aus [R6n96]).

itber die durchdrungenen Gewebe und ihre réumliche Verteilung. Die Entdeckung Ront-
gens bildete die Grundlage der modernen Rontgendiagnostik und -therapie. Jetzt war
es der Medizin moglich geworden, in das Leibesinnere zu schauen, ohne den Koérper 6ff-
nen zu miissen. Schon im Jahre 1898, 3 Jahre nach Entdeckung der X-Strahlen durch
Rontgen, erschien das erste Lehrbuch zur Rontgenuntersuchung von Hermann Gocht.
Dieser war 1905 Mitbegriinder der Deutschen Rontgengesellschaft. Die Leistungsfidhig-
keit der Rontgenrohren wurde stetig verbessert, die Untersuchung groferer Korper-
partien schon bald moglich. In den ersten Jahrzehnten wurden planare Aufnahmen
erstellt. Mit dieser Technik ist es zwar moglich einzelne Organe zu differenzieren, die
Lage der Organe in Durchstrahlungsrichtung zueinander konnte jedoch nicht beurteilt
werden. Ein planares Rontgenbild liefert eben nur ein 2-dimensionales Abbild einer 3-
dimensionalen Szene. 3-dimensionale Informationen wurden spéter mittels der analogen
Verwischungstomographie (mehr dazu in [Her80, LOPR97]) erzeugt. Durch die geeigne-
te Anordnung von Film, Réntgenquelle und Patient werden Strukturen auflerhalb der
abzubildenden Schicht innerhalb des Patienten verwischt. Dies wird dadurch erreicht,
dass sowohl der Film als auch der Patient in gleicher Richtung bei gleicher Geschwin-
digkeit rotieren. In dieser Form der Tomographie werden die Punkte einer gewiinschten
Aufnahmeschicht immer auf die gleiche Stelle des Films projiziert. Punkte auflerhalb
der Aufnahmeschicht sind, als unerwiinschte Artefakte, in verwischter Form auch auf
dem Film zu sehen. Das Problem der Verwischungsartefakte wurde mit der Einfithrung
der Computertomographen beseitigt.

Die Entwicklung des ersten Computertomographen durch Godfrey N. Hounsfield
(Abb. 2.2¢) stellt einen Meilenstein in der Réntgendiagnostik dar. Die Computerto-
mographie ist ein Schichtaufnahmeverfahren und ermdoglicht die 2-dimensionale Ver-
teilung der Schwichungskoeffizienten darzustellen. Die Computertomographie war das
erste vollstandig digitale Schnittbildverfahren in der Medizin. Der erste CT-Scanner
wurde von Hounsfield 1971 fiir Untersuchungen des Schédels entwickelt. Hounsfield

14



2.1 Historie der Rontgendiagnostik 15

forschte fiir die britische Firma Electric and Musical Industries (EMI), die bis dahin
nur Schallplatten und elektronische Bauelemente produziert hatte. 1973 ging der erste
kommerzielle CT-Scanner (EMI Mark I Scanner) fiir Kopfaufnahmen in Serie. 1977 gab
es die ersten kommerziellen Ganzkorper-CT-Scanner Somatom 1 von Siemens. EMI ver-
lor schnell seine Vormachtstellung an besser mit Medizintechnik vertraute Firmen wie
General Electric (GE) und Siemens. Die Computertomographie hat sich seitdem rasant
weiterentwickelt. Abb. 2.3 zeigt schematisch einen Scanner der dritten Generation. Die
verschiedenen Umsetzungen der CT-Technik haben zu einer Einteilung der Scanner in 4
Generationen gefithrt. Das Grundprinzip ist jedoch immer dasselbe. Ein diinner Féacher
oder Kegel aus Rontgenstrahlen durchdringt den Patienten aus verschiedenen Richtun-
gen. Es wird eine Ebene definierter Dicke, die so genannte Scanebene oder Scanschicht,
durchstrahlt. Die durch das Durchdringen des Korpers geschwéichte Rontgenstrahlung
wird mittels Detektoren erfasst. Man kann nun die absoluten Schwichungswerte an
jedem Punkt in der Scanebene rekonstruieren. Somit lédsst sich eine quadratische Ma-
trix (CT-Matrix), welche iiblicherweise aus 2562, 5122 oder 1024? Pixeln bzw. Voxeln
besteht, berechnen.

Abbildung 2.2: Bedeutende Kopfe der Entwicklungsgeschichte der Computertomo-
graphie in chronologischer Reihenfolge. (a) Johann Radon (b) Allan McLeod Cormack
(c) Sir Godfrey Newbold Hounsfield.

Sir Godfrey N. Hounsfield erhielt zusammen mit Allan McLeod Cormack 1979 den
Nobelpreis fiir Medizin (“For the Development of Computer Assisted Tomography”).
Der Physiker Cormack (Abb. 2.2b) hatte schon 1963 und 1964 in zwei wissenschaftli-
chen Arbeiten die theoretischen Grundlagen der Computertomographie verdffentlicht
[Cor63, Cor64]. In Unkenntnis von Cormacks Arbeiten entwickelte Hounsfield den er-
sten Computertomographen.

Viele Jahre zuvor hatte der Mathematiker Johann Radon (1917, Abb. 2.2a) mit der
Publikation der nach ihm benannten Radon-Transformation den formalen mathema-
tischen Grundstein der CT gelegt. Cormack wurde auf Radons Arbeiten aber erst 14
Jahre nach seiner eigenen Versffentlichung auf diesem Gebiet aufmerksam [Cor79].

Die modernen Multislice-CT-Scanner durchstrahlen bis zu 64 Schichten gleichzeitig
und ermdoglichen so eine sehr schnelle Datenakquisition durch die Bewegungsartefak-
te, beispielsweise erzeugt durch Atmung oder Herzschlag, minimiert werden konnen.

15



2.2 Physikalische Grundlagen der Réntgentechnik 16

Brauchte der EMI Mark I Scanner fiir Kopfaufnahmen noch mehrere Minuten fiir die
Datenakquisition und mehrere Stunden fiir die Rekonstruktion einer 80? CT-Matrix, so
brauchen heutige Multislice-CT Scanner wenige Sekunden fiir die Datenakquisition und
wenige Minuten fiir die Rekonstruktion eines kompletten CT Volumens. Ein Thorax-
CT umfasst beispielsweise leicht, je nach gewéhlter Schichtdicke und Patientengrofe,
200-400 Einzelschichten bei einer standardmiBigen MatrixgroBe von 5122 Voxel.

Abbildung 2.3: Stark vereinfachter Aufbau eines CT-Scanners der 3. Generation.
Links die emittierende Rontgenquelle, gegeniiber die Detektoren und dazwischen der
Patient. Durch Rotation der Quelle und der Detektoren kann der Patient komplett
abgescannt werden.

2.2 Physikalische Grundlagen der Rontgentechnik

Dieser Abschnitt dient zur Einfithrung physikalischer Grundlagen und Grundbegriffe
aus dem Bereich der Rontgenstrahlung, um ein tiefergehendes Arbeiten mit compu-
tertomographischen Bildern zu ermdoglichen. Fiir weiterfiihrende Informationen sei auf
gingige Literatur aus den Bereichen der elektromagnetischen Wellen und der Quanten-
physik verwiesen.

2.2.1 Rontgenstrahlung

Rontgenstrahlen sind elektromagnetische Wellen, vergleichbar mit sichtbarem Licht,
Radiowellen, Mikrowellen oder UV-Strahlung. Elektromagnetische Wellen kénnen sich
ohne Tragermedium ausbreiten. Die Strecke, die eine Welle in einem Wellenzyklus zu-
riicklegt, wird als Wellenléinge A\ ([A] = m) bezeichnet. Das fiir den Menschen sichtbare
Licht hat einen Wellenlingenbereich von etwa 400 — 700 nm?. Oberhalb von 700 nm
folgt die Infrarotstrahlung (780 nm — 1 mm), Mikrowellen (10 — 100 mm) und Radio-
wellen (z. B. Mittelwellen 200-600 m). Unterhalb des Wellenléngenintervalls des sicht-
baren Lichts schlieit sich die Ultraviolettstrahlung an (10 — 400 nm). Im Bereich von
10~° — 10 nm spricht man von Réntgenstrahlung®. Dieser Bereich wird nochmals in

2Ein Nanometer wird durch nm abgekiirzt, nm = 10™° m.
3Es gibt keine einheitliche Definition der unteren Grenzwellenlinge.
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2.2 Physikalische Grundlagen der Réntgentechnik 17

harte, mittlere und weiche Rontgenstrahlung unterteilt.

Die verschiedenen elektromagnetischen Wellen unterscheiden sich, wie soeben be-
schrieben, in ihren Wellenldngen. Die Frequenz v ([v] = 1/s = Hz (Hertz)) einer Wel-
le gibt an, wie viele Schwingungen die Welle pro gewihlter Zeiteinheit durchfiihrt.
Die Frequenz einer Welle lésst sich aus ihrer Wellenlédnge unter Beriicksichtigung des
zugrunde liegenden Trigermediums berechnen, da die Ausbreitungsgeschwindigkeit in
einem bestimmten Medium konstant ist. Fiir bildgebende Verfahren in der Medizin
werden Réntgenstrahlen mit Frequenzen im Bereich von 10° —2-10'" GHz* verwendet.
Im Vakuum breiten sich elektromagnetische Strahlen mit Lichtgeschwindigkeit|Wik07c]
c=2.9979 - 108 m/s ~ 300000 km/s aus®. Eine elektromagnetische Welle mit der Wel-
lenléinge A und der Frequenz v legt gerade den Weg A - v innerhalb einer Sekunde im
Vakuum zuriick. Es gilt die Beziehung:

c=A-v. (2.1)

Fiir die medizinisch relevanten Rontgenstrahlen ergeben sich Wellenldngen von etwa
1072 — 3-107! nm. Der Energiegehalt der Réntgenstrahlung betrigt:

E=h-v, (2.2)

wobei h = 6.626210734 Js = 6,58211915(56) - 101 eVs das Plancksche Wirkungsquan-
tum, eine fundamentale Naturkonstante der Physik, bezeichnet. Je kleiner die Wellen-
lénge, desto hoher die Frequenz und damit auch die Energie der Welle. Der Energiege-
halt der Rontgenstrahlung von CT-Scannern liegt im Bereich von etwa 0 — 140 keV®.
Weichere Strahlung (< 100 keV) wird vermehrt von Weichteilen aufgenommen und
birgt fiir den Menschen das grofiere Krebsrisiko.

2.2.2 Erzeugung von Rontgenstrahlen

In einer Rontgenrohre werden freie Elektronen von einer Elektronenquelle (der Ka-
thode) in einem elektrischen Feld in Richtung der Anode beschleunigt. Die Elektronen
werden durch Erhitzen einer Schwermetallwendel freigesetzt. Treffen die beschleunigten
Elektronen auf das Anodenmaterial”, so wird die kinetische Energie Fyi, = %va dieser
Elektronen zum gréfiten Teil in Wiarme umgewandelt. Ein geringer Anteil, kleiner 1%,
wird in Rontgenstrahlung umgesetzt. In der Literatur wird meist das Bohrsche Atom-
modell (diskretes Schalenmodell) fiir die anschauliche Erklirung der Entstehung von
Rontgenstrahlung herangezogen. Auf eine Einfiihrung in dieses Modell sei hier verzich-
tet, weiterfithrende Informationen hierzu beispielsweise in [LOPR97, Ewe98|. Quintes-
senz der Betrachtungen des Entstehungsprozesses von Rontgenstrahlung ist, dass die
Umwandlung in Rontgenstrahlung auf zwei verschiedene Arten geschehen kann. Es wird

41 GHz = 10° Hz = 1 Milliarde Schwingungen pro Sekunde.

°In bodennaher Luft ist die Lichtgeschwindigkeit etwa 0.29 Promille geringer als im Vakuum, in
Wasser betrégt sie noch etwa 3/4 ihres Vakuumwertes.

®Ein Elektronenvolt (eV) entspricht der Energie, die ein Teilchen mit einer Elementarladung e,
(ein Elektron hat die Ladung —e, ein Proton die Ladung +e) beim Durchlaufen einer elektrischen
Spannung von einem Volt aufnimmt. Daraus abgeleitet ergeben sich die iiblichen Bezeichnungen Kilo-
Elektronenvolt (1 keV = 1000 eV), Mega- Elektronenvolt (1 MeV = 1000 keV), Giga-Elektronenvolt
(1GeV = 1000 MeV) und Tera-Elektronenvolt (1 TeV = 1000 GeV).

"Als Anodenmaterial wird oftmals Wolfram eingesetzt.
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2.2 Physikalische Grundlagen der Réntgentechnik 18

keine Rontgenstrahlung einer bestimmten Wellenlénge erzeugt, sondern ein Réntgen-
spektrum bestehend aus dem diskreten Spektrum der charakteristischen Strahlung und
dem kontinuierlichen Spektrum der Bremsstrahlung.

Charakteristische Strahlung und Bremsstrahlung

Auf der einen Seite kann beim Auftreffen eines beschleunigten Elektrons auf die An-
ode eine Interaktion mit einem gebundenen Elektron eines Atoms des Anodenmaterials
eintreten - entweder nimmt das gebundene Elektron einen Platz auf einer entfernteren
Atomschale ein, oder es wird freigesetzt (Ionisation®). In beiden Fillen wird der Platz
des gebundenen Elektrons auf seiner Schale frei. Ein Elektron auf einer energetisch ho-
heren Schale nimmt dann diesen Platz ein, und gibt die nun iiberschiissige Energie, in
Form von Rontgenstrahlung, wieder ab. Da hier Spriinge zwischen diskreten Schalen
stattfinden und die Schalen Elektronen gleichen Energieniveaus beherbergen, entsteht
die sogenannte charakteristische Strahlung. Die Differenz der Energieniveaus zwischen
verschiedenen Schalen ist unterschiedlich, aber fiir jeweils zwei bestimmte Schalen kon-
stant. Auf diesem Wege wird Rontgenstrahlung verschiedener Energieniveaus (= ver-
schiedener Wellenléngen) erzeugt, da die Elektronen aber auf wenigen diskreten Schalen
um den Atomkern angeordnet sind, wird diskrete charakteristische Roéntgenstrahlung
erzeugt, d. h. Strahlung exakt konstant definierter Wellenléingen. Fiir jedes Element im
Periodensystem gibt es genau definierte Wellenldngen charakteristischer Strahlung.
Der Hauptteil des Rontgenspektrums resultiert aber nicht aus der eben beschriebe-
nen Wechselwirkung der freien beschleunigten Elektronen mit den gebundenen Elek-
tronen, sondern aus der Wechselwirkung der freien beschleunigten (negativ geladenen)
Elektronen mit dem elektrischen Feld des positiv geladenen Atomkerns. Die freien Elek-
tronen werden abgebremst und/oder abgelenkt. Die so emittierte Strahlung bezeichnet
man als Rontgenbremsstrahlung. Obergrenze fiir die Energie der erzeugten Rontgen-
bremsstrahlung stellt die kinetische Energie der beschleunigten Elektronen dar.

Beispiel. In kommerziellen CT-Scannern lésst sich die Rohrenspannung der Ront-
genréhre meist auf Werte im Bereich von 30 — 140 kV? einstellen. Die potentielle
Energie eines freien Elektrons ist in diesem elektrischen Feld gerade: Fpo = e - U
(e =1,6022- 1071 As'0). Diese wird in der Vakuumréntgenrshre in kinetische Energie
FEyin = %va umgewandelt. Ein Rontgenphoton (-quant) kann somit eine maximale
Energie von 30 — 140 keV erreichen, je nach gewéahlter Rohrenspannung. Wahlt man
als Anodenmaterial Wolfram so ergeben sich fiir verschiedene Réhrenspannungen ([kV])
und Rohrenstrome ([mAs]) unterschiedliche Spektren (siehe Abb. 2.4).

2.2.3 Hauptwechselwirkungen mit Materie

Wechselwirkung von Réntgenstrahlung, im Energiebereich von 30-140 keV, mit Materie
geschieht auf verschiedene Art und Weise. Die Wahrscheinlichkeit dafiir, welcher Prozess
eintritt hangt von der Energie der Rontgenstrahlung und der durchleuchteten Materie

8Jonisation: Einem Atom oder Molekiil werden ein oder mehrere Elektronen entnommen, es bleibt
als positiv geladenes Ion zuriick.

°Im Englischen liest man statt kV auch synonym kVp fiir kilovolts peak.

191 As ist gleich der Ladung, die bei einem Strom von einem Ampere (1 A) withrend einer Zeit von
einer Sekunde (1 s) verschoben wird. Alternativ ist die Bezeichnung Coulomb, nach dem franzgsischen
Physiker Charles Augustin de Coulomb (1736 - 1806): A -s=C .
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Anzahi der Photonen {willk. Einh.}
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Abbildung 2.4: Ein Rontgenspektrum ist die Summe der erzeugten Bremsstrahlung
und charakteristischer Strahlung. Der Verlauf des Spektrums héngt von den gewéhlten
Scannereinstellungen ab - hauptsédchlich von der angelegten Rohrenspannung, der Hohe
des gewihlten Rohrenstroms und dem Anodenmaterial. Durch spezielle Filtertechniken
kann das Rontgenspektrum, nach Austritt aus dem Rontgenstrahler, noch nachtréglich
verdndert werden, so dass die energiearmen Anteile der Strahlung reduziert werden
(Strahlenfilterung) oder die rdumliche Verteilung der emittierten Réntgenstrahlung in
der Schnittebene verdndert wird (Formfilter). Durch Weiterentwicklung der Rekon-
struktionsalgorithmen verliert die Vorfilterung der Rontgenstrahlung jedoch an Bedeu-
tung, Effekte wie Strahlenaufhértung werden teilweise rechnerisch korrigiert. Dies er-
hoht die Effizienz der Rontgenquelle. Im Graphen links wurde die Rohrenspannung und
im Graphen rechts wurde der Rohrenstrom variiert. Ist die angelegte Rohrenspannung
zu niedrig, kénnen Peaks der charakteristischen Rontgenstrahlung fehlen, da die kineti-
sche Energie der beschleunigten Elektronen nicht grof§ genug war, um die entsprechen-
den Elektronen aus den Atomschalen zu entfernen. Eine Erhohung der Rohrenspannung
fithrt zu einer Erhohung der Grenzenergie sowie einer Erhohung der Intensitét der Ront-
genstrahlung, die Lage der Peaks bleibt unveréndert. Eine Erhhung des Rohrenstroms
fithrt zu einer Erhohung der Intensitit der Rontgenstrahlung (sowohl Brems- als auch
charakteristische Strahlenanteile) bei unverdnderter Grenzenergie. Somit verandert sich
auch nicht die Harte der Rontgenstrahlung, sondern nur die Intensitéit. Ein Rontgen-
spektrum hangt vom verwendeten Anodenmaterial ab, sowohl das Bremsstrahlen- sowie
das charakteristische Rontgenspektrum ist materialspezifisch. (Abb. aus [Lan])
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ab. Fiir die Energieabnahme sind die folgenden Prozesse von grofiter Bedeutung: die
Photoabsorption (Photoeffekt, komplette Absorption) und der Comptoneffekt, auch als
inelastische Streuung oder inkohérente Streuung bezeichnet.

Elastische Streuung (kohérente Streuung) #ndert die Richtung der Réntgenphoto-
nen, die Wellenléinge bzw. die Energie bleibt erhalten. Fiir eine elastische Streuung
eines Photons gibt es verschiedene Griinde, so dass man diese nochmals in Thomson-,
Rayleigh-, und Delbruck-Streuung unterscheidet.

Tritt eine Interaktion eines Réntgenquants mit einem gebundenen, inneren Schalen-
elektron des Atoms der durchleuchteten Materie ein, und existiert dieses Quant danach
nicht mehr, so bezeichnet man dies als Photoabsorption. Die iiberschiissige Energie des
Photons wird dem herausgeltsten Elektron als kinetische Energie mitgegeben. Rontgen-
strahlung ist somit also ionisierend. Wird das Loch in der Elektronenhiille des Atoms
geschlossen, so tritt niederenergetische Fluoreszenzstrahlung!! auf. Die Photoabsorpti-
on tritt vermehrt im niederenergetischen Bereich der Rontgenstrahlung auf und héngt
desweitern stark von der Atomzahl des durchleuchteten Materials ab.

Der Comptoneffekt bezeichnet die energetisch verlustbehaftete Interaktion eines
Rontgenquants mit einem &ufleren Schalenelektron. Die Energie des Quants nimmt
ab, die Wellenléinge nimmt zu, die Richtung der Strahlung wird verédndert. Durch den
Comptoneffekt konnen auch schwach gebundene Elektronen (auf den dueren Schalen)
freigesetzt werden (Ionisation).

2.2.4 Physikalische Probleme der CT

Hier werden nun einige physikalisch (unumggngliche) Limitierungen der CT beschrie-
ben. Eine grundlegende Einschriankung der CT stellt die statistische Natur des Prozesses
der Rontgenstrahlenerzeugung, der Wechselwirkung mit Materie und der Photonende-
tektion dar - dies wird unter dem Begriff Photonenstatistik zusammengefasst. Daneben
werden noch die Begriffe Strahlenaufhdrtung, Partialvolumeneffekt und Bewegungsar-
tefakt erlautert.

Photonenstatistik

Man kann zwar im Zuge der Erzeugung von Rontgenstrahlung verschiedene Parameter
fiir die Rontgenquelle einstellen (z. B. Rohrenspannung, siehe 2.2.2), trotzdem bleibt
die Erzeugung von Rontgenstrahlung ein statistischer Prozess. Bezeichnet man mit Y
eine diskrete Zufallsvariable, die diesen Entstehungsprozess modelliert, dann liefert das
Wahrscheinlichkeitsmafl Py die Anzahl von Photonen, die von einer festen Rontgen-
quelle in einer festen Zeiteinheit in Richtung eines Detektors emittiert werden. Diese
Zufallsvariable kann als poissonverteilt angenommen werden [Her80, S. 41]:

e A

(2.3)

Das bedeutet, dass man eine Rontgenquelle zwar so justieren kann, dass diese im Mittel
eine Anzahl von A\ Photonen in Richtung eines Detektors emittiert, diese Anzahl aber
keineswegs immer gegeben ist.

"'Mit Fluoreszenzstrahlung bezeichnet man die spontane Emission von Licht beim Ubergang eines
elektronisch angeregten Systems in einen Zustand niedrigerer Energie.
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Beispiel. Nimmt man an, eine Rontgenquelle emittiert im Mittel A = 100 Photo-
nen in einer gewissen Zeitspanne. Dann ist die Wahrscheinlichkeit dafiir, dass man
in einem Versuch genau 100 Photonen detektiert, gerade Py (y = 100) = M
0,039861 =~ 4%. Die Standardabweichung der poisonverteilten Zufallsvariablen betrigt
Vv = 10. Die Wahrscheinlichkeit, dass man zwischen 90 und 110 Photonen z&hlt betrigt
Py (90 <=y <= 110) = 0,70563 ~ 71%. Erhoht man die Anzahl der im Mittel emit-
tierten Photonen auf A = 100 - 100, dann betréigt die Standardabweichung v/A = 100,
d. h. durch eine Erh6hung der Photonenzahl um den Faktor 100 hat sich die Standard-
abweichung bezogen auf die Gesamtphotonenzahl um den Faktor 10 verringert, von
10/100 = 10% auf 100/10000 = 1%.

Wie das Beispiel zeigt, lédsst sich der statistische Fehler, induziert durch den Entste-
hungsprozess der Rontgenstrahlung, durch ein Erhchen der Photonenzahl verringern.
Hierfiir gibt es zwei Moglichkeiten. Zum einen kann man die Belichtungszeit erhdhen,
beim Scannen von Lebewesen steigen damit aber auch die sogenannten Bewegungsar-
tefakte. Zum anderen kann die angelegte Rohrenstromstérke erhoht werden, dies hat
den Vorteil, dass man keine zusétzlichen Bewegungsartefakte in Kauf nehmen muss. In
der Praxis kénnen beide Moglichkeiten, zumindest beim Scannen von Lebewesen, nicht
nach Belieben eingesetzt werden, da die Strahlenbelastung steigt. Lange Zeit wurde in
der CT nach dem Prinzip der Erzeugung der bestmdoglichen Bildqualitéit gearbeit, in
den letzten Jahren wird vermehrt Wert auf sogenannte low-dose CTs gelegt.

Unter dem Begriff Photonenstatistik fillt auch die Wechselwirkung (Absorption
und Streuung) der Strahlung mit der Materie. Wieviele Photonen einer fixen Anzahl
auf dem Weg von der Photonenquelle zum Detektor absorbiert werden, lédsst sich nur
approximieren, nicht exakt voraussagen.

Als dritter, mit einem gewissen Fehler behafteten Prozess, lidsst sich auch die Lei-
stungsfihigkeit eines Detektors durch eine Zufallsvariable beschreiben. Nicht jedes Pho-
ton, das den Detektor erreicht, wird auch gezidhlt (Detektorrauschen).

Strahlenaufhirtung

In 2.2.2 wurde gezeigt, dass die in der CT verwendete Rontgenstrahlung polychroma-
tisch ist. Die Strahlung besteht also aus Photonen verschiedener Wellenléngen. Verfolgt
man das Energiespektrum eines Rontgenstrahls von der Quelle durch ein Objekt bis
zum Detektor, so wird dieses kontinuierlich geschwécht. Im Allgemeinen ist die Abnah-
me der Photonenanzahl niedrigerer Energie hoher, so dass sich der Schwerpunkt der
Verteilung im Energiespekrum wéhrend des Strahlenverlaufs hin zu den energiereiche-
ren Quanten verschiebt - die Strahlung wird hérter. Schickt man nun Réntgenstrahlen
aus der gleichen Rontgenquelle, aber von unterschiedlichen Positionen durch ein Objekt,
so kann man den Strahlenverlauf durch zwei Geraden approximieren. Im Schnittpunkt
dieser beiden Geraden sieht das Spektrum der beiden Strahlen i. A. unterschiedlich
aus, da beide unterschiedliche Wegstrecken durch verschiedene Materialien zuriickge-
legt haben. Somit unterscheidet sich auch die Schwéchung der verbliebenen Strahlung
in diesem Punkt. Im Laufe der Zeit wurden verschiedene Verfahren und Vorschlédge zur
Korrektur von Strahlenaufhértungsartefakten (engl. beam hardening artefacts) ent-
wickelt [Cas04, Her80].
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Bewegungsartefakte und Partialvolumeneffekte

Eine Grundlage der Theorie der Computertomographie ist, dass sich das zu scannende
Objekt wihrend der Datenakquirierung nicht bewegt. Dies ist natiirlich beim Scan-
nen eines Menschen schwer zu gewéhrleisten, denkt man z. B. wieder an Herzschlag
und Atmung. Bewegungsartefakte (engl. motion artefacts) haben durch die Erhohung
der Aufnahmegeschwindigkeit im Zuge der stéindigen CT-Weiterentwicklung (siehe 2.5)
immer mehr an Bedeutung verloren, sind aber nicht ganz zu vermeiden.

Zum Abschluf} seien noch die sogenannten Partialvolumeneffekte (engl. partial vo-
lume effects) erwéhnt. Diese beruhen darauf, dass sowohl die Réntgenquelle als auch
der Detektor eine bestimmte Grofie haben. Die Photonen, die auf einem bestimmten
Detektor registriert werden, kommen zwar von der selben Rontgenquelle!?, der Weg von
der Quelle zum Detektor war aber nicht fiir alle exakt der gleiche. Vielmehr haben die
Photonen ein ganzes Biindel von sich geringfiigig unterscheidenden Wegen zuriickgelegt.
Dies hat zur Folge, dass die gemessene Strahlung auf dem Detektor unter Umsténden
verschiedene Materialien durchquert hat, und damit auch unterschiedlich geschwécht
wurde.

2.3 Das Prinzip der Computertomographie

Die konventionelle Rontgenabbildung liefert eine Projektion eines 3-dimensionalen Kor-
pers auf eine Ebene. Man kann annehmen, dass sich die Rontgenstrahlen auf geraden
Linien bewegen. Jeder Bildpunkt représentiert nur die iiber den zugehéorigen Strahlen-
weg gemittelte Information. Die Tiefeninformation geht verloren. Die Abschwichung
der i. A. polychromatischen Rontgenstrahlung ist materialspezifisch und kann durch
den linearen Schwichungskoeffizienten p g, der energieabhéingig ist, als Exponentialge-
setz (Lambert-Beersche Gesetz, engl. Beer-Lambert law'?) beschrieben werden:

I:/ Ipe Jere®digp. (2.4)
E

Da polychromatische Rontgenstrahlung nur aufgrund des Mangel an schwer her-
zustellender monochromatischer Strahlung eingesetzt wird, die Schwichung der mono-
chromatischen Strahlung aber aus der Schwéchung fiir polychromatische Strahlung ap-
proximiert werden kann [Her80, S. 36], geniigt es im Folgenden von monochromatischer
Strahlung auszugehen. Fiir monochromatische Rontgenquellen lautet das einfachere
Schwichungsgesetz:

I =1Iye Jur®d (2.5)

In dieser vereinfachten Gleichung des Schwéchungsgesetzes steht Iy fiir die unge-
schwichte Ausgangsintensitit des Rontgenstrahls an der Quelle. I bezeichnet die ge-
messene Intensitdt am Detektor. L steht fiir den Weg von der Quelle zum Detektor.
Durch Umformen lisst sich die Gesamtinformation entlang des Weges L schreiben als:

In(Ip/I) = / p()dl. (2.6)

L

12Streustrahlung, die eigentlich fiir einen anderen Detektor bestimmt war, sei in dieser Uberlegung
ausgeschlossen.
13 Auch als Beer’s law oder Lambert-Beer law bezeichnet.
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w(1) steht fiir den linearen Schwéchungskoeffizient (engl. attenuation coeffizient) an
der Stelle [ auf dem Weg L.

Fiir eine diskrete Voxelmatrix lésst sich in (2.6) das Integral durch eine Summe
ersetzen:

L

Hier steht nun yu; fiir die durchschnittliche Schwichung innerhalb eines Voxels und
s; bezeichnet die Lauflinge des Rontgenstrahls in dem i-ten Voxel. Die Rekonstruktion
der p; kann auf verschiedenen Wegen umgesetzt werden, siche Abschnitt 2.4.

2.3.1 Hounsfield-Skala

Da die absoluten Schwichungskoeffizienten von Untersuchungsparametern und geréte-
spezifischen Groflen abhéngen, wurde eine relative Schwéchungsskala, die sogenannte
Hounsfield-Skala eingefithrt. Die Definition der CT-Werte wurde so gewéhlt, dass man
fiir Wasser den Wert 0, und fiir Luft den Wert -1000 erhélt. Der absolute Schwéchungs-
wert eines Gewebes z wird dann auf Wasser und Luft, bzw. nur auf Wasser, bezogen:

Hz — HWasser
UWasser — HLuft

~ 1000 . Pz — FWasser (2.9)
KW asser

CT — Wert = 1000 -

(2.8)

Oft liest man in der Literatur die Approximation (2.9), da pp,p =~ 0. Der dimensi-
onslos definierte CT-Wert wird in Hounsfield-Einheiten [HE| (engl. Hounsfield units
[HU]) angegeben. Ublicherweise umfasst ein CT-Bild einen Wertebereich von 4096 (12-
bit Daten, 2!2 = 4096) verschiedenen Grauwerten im Bereich von -1024 bis 3071 HE.
In der bildlichen Darstellung wird der Minimalwert standardmiéflig schwarz dargestellt,
der Maximalwert weifl. Lungengewebe wird dadurch aufgrund des groflien Luftgehalts
in CT-Bildern eher dunkel dargestellt. Verschiedene Gewebearten und Organe weisen
sehr #hnliche CT-Werte auf und sind alleine durch den CT-Wert nicht zu unterschei-
den. Knochen erscheinen, bedingt durch ihre hohe physikalische Dichte und der damit
einhergehenden hohen Schwichung der Rontgenstrahlen, sehr hell. Die Zuweisung eines
bestimmten Grauwertes zu einem Hounsfieldwert ist nicht explizit definiert, siche 2.3.2.
Beim Arbeiten mit dem Computer ist es oft einfacher die CT-Werte in den positiven
Bereich zu shiften: CT — Wert’ = CT — Wert + 1024 mit Einheit [HE’] ([HU’]) statt
HE] ([HU)).

2.3.2 Fenstertechnik

Die Fenstertechnik ist eine Basistechnik der digitalen Bildverarbeitung, in der CT ist
die Fensterung der Bilder iiblich. Man versteht darunter, dass zur Darstellung der
Pixelwerte (Hounsfieldwerte) eines CT-Bildes sogenannte Look-up tables (LUT) ver-
wendet werden. Die Technik bringt verschiedene Vorteile mit sich: Es ldsst sich der
Pixelwertebereich an verschiedene Ausgabemedien anpassen, oft kénnen beispielswei-
se iiberhaupt nur 256 verschiedene Graustufen dargestellt werden. Dazu kommt, dass
das menschliche Auge, je nach Betrachtungsbedingungen, nur in der Lage ist maximal
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-524HU -24HU 476HU FFEHU

Abbildung 2.5: Dasselbe Bild in unterschiedlichen Fensterungen. Links im Lungen-
fenster (300 mAs, 120 kV, 1.25 mm, 1 mm, B30f, [-600/850], Siemens Volume Zoom),
rechts im Knochenfenster (300 mAs, 120 kV, 1.25 mm, 1 mm, B30f, [500/1000], Sie-
mens Volume Zoom), dazwischen das Histogramm dieses CT-Bildes. Im Lungenfenster
werden die Histogrammpeaks ganz links graukodiert dargestellt, im Knochenfenster die
rechten Peaks.

40-100 Graustufen zu differenzieren. Mehr Graustufen bringen somit keine Zusatzinfor-
mation fiir den menschlichen Betrachter. Der wichtigste Gesichtspunkt ist jedoch, dass
je nach medizinischer Fragestellung nicht die gesamte Hounsfield-Skala von Interesse
ist. Zum Befunden der Lungen ist ein anderer Grauwertbereich von Interesse (Lungen-
fenster) als beim Befunden von Knochenstrukturen (Knochenfenster). Am gleichen CT
konnen mit Hilfe der Fenstertechnik unterschiedliche medizinischen Fragestellung ge-
16st werden (siehe Abb. 2.5). Ein Fenster (Hounsfieldfenster) wird gebréuchlicherweise
durch die Parameter Fensterlage (Fensterzentrum) und Fensterbreite beschrieben (engl.
window center und window width).

2.4 Von Projektionsbildern zu Schichtbildern

Rekonstruktionsalgorithmen lassen sich grob in zwei verschiedene Gruppen einteilen.

Zum einen gibt es Algorithmen die auf einer expliziten Transformationsformel beru-
hen und eine approximierte direkte Umsetzung der Radonschen Umkehrformel darstel-
len. Man rechnet praktisch so, als héitte man eine unendliche Anzahl von Projektions-
bildern - und fiir diesen Fall l&sst sich das Rekonstruktionsproblem theoretisch fehlerfrei
16sen. Die Umsetzung der Radonschen Inversen kann auf verschiedenen Wegen erreicht
werden.

Zum anderen kann das Rekonstruktionsproblem durch ein lineares Gleichungssy-
stem beschrieben werden. Auf Grund der Grofle der entstehenden Systeme kommen
hier meist nur iterative Losungsverfahren in Frage.

Die Radon-Transformation, respektive die gesuchte Umkehr dieser, liefert den ma-
thematischen Rahmen um von einer projizierten Funktion wieder zu der urspriinglichen
Funktion zu kommen.

2.4.1 Radon-Transformation

Die Radon-Transformation wurde 1917 von dem 6sterreichischen Mathematiker Johann
Radon publiziert. [R f](s, #) bezeichne die Radon-Transformierte einer kontinuierlichen,
zweidimensionalen Bildfunktion f(x,y). [Rf](s,f) kann als Linienintegral von f unter
Zuhilfenahme der Diracschen Deltadistribution (siche A.7.1) fiir den Fall paralleler
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Strahlen durch eine Ebene durch folgendes Doppelintegral definiert werden:
[Rfol(s) = [Rf](s,0) = g(s,0) :== // f(z,y)d(s —xcosf —ysinf)dxdy, (2.10)

wobei verschiedene Notationen géngig sind. Die Radontransformierte [Rf] (s, ) ist ei-
ne eindimensionale Projektion der Funktion f(x,y) zu einem bestimmten Winkel 6.
[Rf](s,0) wird auch als Strahlensumme bezeichnet, denn die Integralbildung von f(x,y)
erfolgt entlang einer Geraden. Abbildung 2.6 visualisiert das Vorgehen der Radon Trans-
formation. Da die d-Distribution fiir Werte # 0 verschwindet, liefern nur die (x, y) einen
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Abbildung 2.6: Vereinfachte Projektionsgeometrie in der Computertomographie: Die
Radon-Transformierte [Rf](s,#) der Bildfunktion f(z,y) entspricht gerade dem Inte-
gral von f entlang der Geraden s = ysinf + x cos 6.

nicht verschwindenden Beitrag zum Integral fiir die gilt:
s=uxcosf +ysinf. (2.11)

(2.11) definiert die Integrationsgerade L in ihrer Polarform. s ist hierbei der Abstand
vom Ursprung des z, y-Koordinatensystems. Gleichung (2.10) ldsst sich etwas salopper
als Linienintegral aufschreiben:

[Rf1(s,0) = eLf(fﬂ,y) dx, x = (2,9). (2.12)

Das z, y-Koordinatensystem kann mit der Rotationsmatrix

< cos 0 sin0> (2.13)

—sinf cosf

in das gedrehte s,u-Koordinatensystem (siehe Abb. 2.6) transformiert werden. Der
Ursprung der beiden Koordinatensysteme ist identisch. Fiir das gedrehte Koordinaten-
system gelten dann folgende Beziehungen:

s = wxcosf+ ysinb,

= —xsinf 4+ ycosb, (2.14)
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und andererseits:

r = scosf —usinf,
y = ssinf +wucosb. (2.15)
Mit (2.15) lésst sich (2.12) umformulieren zu:
Rf]l(s,0) = / f(scos® —usin®, ssinf + ucos ) du. (2.16)

Angenehm ist in dieser Schreibweise gegeniiber der Definition in (2.10) das Wegfallen
des Doppelintegrals, da parallel zur u-Koordinatenachse integriert wird, s und 6 sind
konstant.

Haufig, beispielsweise in [Her80, S. 90 ff.], werden statt des kartesischen z, y-Koordinaten-
systems Polarkoordinaten (r, ¢) verwendet. Es gelten folgende Zusammenhénge:

= Vat+y?,

r
¢ = arctan(y/x),

r = Trcoso,

y = rsing. (2.17)

Fasst man f als eine Funktion iiber Polarkoordinaten (r,¢) auf, gelangt man fiir die
Radon-Transformation zu der Darstellung:

Rf](s,0) = /OO f(Vs?+u?,0 +arctan(u/s))du, fallss #0,

— 00

[Rf](s,0) = /OO f(u,0+m/2)du, fallss =0. (2.18)

Darstellung (2.18) erhélt man aus (2.16) durch Anwenden der Zusammenhénge aus
(2.17) (siehe auch Abb. 2.7). Es gilt:

r = '/$2+y2

= /(scos —usin)2 + (ssinf + ucos )2

= Vs2+u?, (2.19)

unter Ausnutzung von sin® 6 + cos? § = 1, sowie

¢ = arctan(y/z)
= arctan((ssinf + ucos®)/(scosf — usinf))
= arctan((tan 6 + u/s)/(1 — tanfu/s))
= 0+ arctan(u/s), (2.20)

mit arctan a + arctan b = arctan((a + b)/(1 — ab)).

(2.10), (2.12), (2.16) und (2.18) sind #dquivalente Darstellungen der Radon-Trans-
formation fiir den zweidimensionalen Fall paralleler Strahlen in einer Ebene. Je nach
Problemstellung ist die eine oder die andere Darstellung, beispielsweise zur Herleitung
weiterfithrender mathematischer Sétze, vorteilhaft. Der Operator R wird auch Pro-
jektionsoperator (engl. projection operator) genannt. Die Radon-Transformation bildet
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den 2-dimensionalen z, y-Raum auf den 1-dimensionalen s, 8-Raum ab. Wie gezeigt, exi-
stieren unter den gegebenen Voraussetzungen verschiedene Definitionen (Schreibweisen)
der Radon-Transformation, die sich aber jeweils ineinander iiberfithren lassen.
Allgemeiner kann man die Radon-Transformation auch fiir Funktionen f auf R™
definieren [NWO01]. Die Integration erfolgt dann iiber Hyperebenen
H(0,s) ={x€R":x-0=s} mit § € "1 der Einheitskugel im R™. H(f,s) ist die
Hyperebene senkrecht zu € mit Abstand s € R vom Ursprung. [Rf] (s,0) wird dann
als Integral von f iiber H(6,s) definiert:

(Rf] (5,0) = / (@) dx. (2.21)

H(0,s)

Zuriick zum klassischen 2-dimensionalen Fall. Fiir einen festen Punkt in der x,y-
Ebene mit den Polarkoordinaten (r, ¢) gilt (siehe Abb. 2.7):

s=rcos(f —¢). (2.22)

Abbildung 2.7: Zusammenhang zwischen (s,6) und (7, ¢). Der feste Punkt P trigt
zu den Linienintegralen [Rf](s1,601) und [Rf](s2,602) bei. Fiir 01 # 05 gilt i.a. s1 # sa.
Siehe auch Abb. 2.8.

Ein fester Punkt in der x, y-Ebene wird also im Allgemeinen auf verschiedene Posi-
tionen im s, #-Koordinatensystem projiziert. Andert man den Projektionswinkel 6, so
dndert sich der dazugehorige Wert s. In Abb. 2.8 sieht man die Radontransformier-
ten von zwei synthetischen Bildern mit einem einzigen Eintrag # 0 fiir verschiedene
Projektionswinkel in einer Bildmatrix, dem sogenannten Sinogramm, dargestellt. Die
Intensitidten des Sinogramms sind proportional den Werten der entsprechenden Linien-
integralen. Halt - bisher wurde die Radon-Transformation iiber R betrachtet. Im Dis-
kreten wird die Radon-Transformation durch eine Summe approximiert. Das in diesem
Kapitel verwendete Octave-Script zum Erstellen der Bildbeispiele ist im B.2.2 zu finden.
Abb. 2.9 zeigt ein synthetisches Bild mit einer diskreten Geraden gleicher Intensitit.
Das Sinogramm weifit einen auffilligen isolierten Peak auf. In [Tof96] werden die Zu-
sammenhénge zwischen der Radon-Transformation und der mit dieser eng verwandten
Hough-Transformation, die sich aus ersterer herleiten lédsst, dargestellt. Die Hough-
Transformation wird in der Bildverarbeitung oft eingesetzt um einfache geometrische
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Projektion zu Winkel 6

s Position

y

Abbildung 2.8: Die beiden Bilder links wurden fiir die Winkel § = 0° : 5° : 355°
radontransformiert. Trégt man die Radontransformierten als Spalten sukzessive in ei-
ne Bildmatrix ein, so erhilt man die beiden Sinogramme auf der rechten Seite. Die
Ausgangsmatrizen sind 15x15-Matrizen mit einem einzigen Eintrag # 0. Man beach-
te, dass die einzelnen Radontransformierten in s-Richtung mindestens 15v/2 Elemente
aufnehmen miissen, da im Extremfall die Diagonalen projiziert werden.

Abbildung 2.9: Links das Ausgangsbild mit einer diskreten Linie. Rechts das
dazugehorige Sinogramm in dem sich eindeutig ein Peak heraushebt. Die Radon-
Transformation steht im direkten Zusammenhang zur Hough-Transformation. Anhand
des Peaks im Hough-Raum kann die Gerade identifiziert werden.

Strukturen wie Linien, Kreise, Kugeln oder andere parametrisierbare geometrische Fi-
guren in 2D- oder 3D-Bildern zu entdecken.

Mochte man aus den Radontransformierten [Rf](s,6) wieder die urspriingliche
Funktion f berechnen, benétigt man einen Operator R~ fiir den gilt, dass:

[RTRf(z,y) = f(z,y). (2.23)
Ein solcher Operator wird definiert durch:
OIRS) /05) (5,6)
—1
[R™RA(,y) ~ o2 / / xcosh +ysinh — s ds df. (2:24)

Radon hat diese Umkehrformel bereits 1917 vercffentlicht, der historische Beweis ist
beispielsweise in [Her80] Abschnitt 16.3 nachzulesen, eine elegantere Beweisfithrung in
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[Jai89]. Trotz dieser exakten mathematischen Losung des Problems miissen in der Praxis
meist viele weitere Klippen umschifft werden, da man selten die fiir die exakte Losung
(2.24) notigen Voraussetzungen vorfindet. Es folgen einige Griinde, die das Realisieren
der Umkehrformel erschweren:

e (2.24) liefert uns die exakte Losung, falls man alle moglichen Linienintegrale zur
Verfiigung hétte. In der Praxis hat man lediglich eine begrenzte Anzahl von Li-
nienintegralen.

e (2.24) ist lediglich die Inversionsformel fiir den einfachen Fall paralleler Projekti-
onsstrahlen in einer Ebenen. Oft ist die Geometrie in der Praxis sehr viel kom-
plexer.

e Jedes Linienintegral fiir sich liefert uns nicht den exakten Wert an dieser Stelle im
(s,0)-Raum, sondern ist durch physikalische Limitierungen schon fehlerbehaftet.

e Explizite Umkehrformeln wie (2.24) miissen erst noch in einen effizienten nume-
rischen Algorithmus umgesetzt werden.

2.4.2 Riickprojektion

Viele komplexere Transformationsmethoden zur Bildrekonstruktion beinhalten den Riick-
projektions-Operator B (engl. backprojection operator). Unter B versteht man in kar-
tesischer respektive polarer Schreibweise folgenden Operator [Jai89, S. 439 ff.] [Her80,
S. 96 ff.]:

[BRf] (x,y) = [Byg] (z,y) = /Oﬂg(x cosf +ysind,0)de, (2.25)
BRS] (r,6) = [Bg] (r,6) = /O " g(rcos(d — 6),0)do. (2.26)

Im Diskreten summiert, im Kontinuierlichen integriert, der Operator B fiir einen Punkt
(x,y) = (r,¢) sdmtliche Radontransformierten fiir # von 0 bis 7, deren Integrations-
gerade durch (z,y) geht. Abb. 2.10 zeigt zwei verschiedene Ausgangsbilder, deren Si-
nogramme und die aus den Sinogrammen berechneten Riickprojektionen. Wie man
sieht sind die erzeugten Rekonstruktionen sehr unscharf. In welcher Beziehung steht
der Riickprojektions-Operator B zu der Radonschen Umkehrformel aus (2.24)7 Um das
besser verstehen zu kénnen, betrachtet man die Hilbert-Transformation H (Definition
siehe A.8.2) der Funktion 0 [R f] /0s, wobei 0 [R f] /0s durch D ersetzt wird:

HD (5, 0) = —~ /+Oo LG (2.27)

T ) o §—s
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o
A=

Abbildung 2.10: Oben links eine 64 x 64-Bildmatrix mit einem gelochten Quadrat
als Ausgangsbild. Daneben ein Sinogramm entstanden aus 180 Projektionen des linken
Ausgangsbildes mit dquidistanten Winkelabstdnden. Rechts eine Rekonstruktion aus
den Radontransformierten mit dem Riickprojektions-Operator B. Das rechte Bild wurde
abschlieBend in den Grauwertbereich 0—255 skaliert. Darunter das gleiche Vorgehen fiir
einen 64 x 64-Urlaubsschnappschuss - das dazugehorige Sinogramm und das Ergebnis
der Riickprojektion.

Nun kann man (2.24) umformen zu

RORI) () = 5 A et

xcos@—l—ysm@—s

(s,0)
= dsdo
/ / xcos@—i—ysm@)—s s

— —2— [HD]((xcosH—i—ySln@) 6)dé
T

_ _% IBHD] (z,y). (2.28)

In dieser Schreibweise ist sehr schon zu sehen, warum das alleinige Anwenden des Riick-
projektions-Operators B noch nicht die gewiinschten guten Rekonstruktionen liefert.
Durch f(z,y) = —5 [BHD] (z,y) wei man genau, wie man im Falle vollkommener
Information f aus Rf rekonstruiert. Man bildet die partielle Ableitung von R f nach
s, wendet die Hilbert-Transformation auf das erlangte Resultat an und riickprojiziert
erst dann mit B in den x,y-Raum. AbschlieBend muss das Resultat mit dem Fak-
tor —(1/27) multipliziert (normalisiert) werden. Durch geeignete direkte Implementie-
rung von (2.28) konnen Rekonstruktionsalgorithmen entworfen werden. Das Problem
ist hierbei die diskrete Approximierung der Hilbert-Transformation, da diese eine Sin-
gularitdt aufweist und die Implementierung dadurch schwierig ist. Das Integral der
Hilbert-Transformation wird durch den Cauchyschen Hauptwert bestimmt (siehe A.18).
In [NCP04] wird eine auf der Hilbert-Transformation beruhende Rekonstruktionsme-
thode beschrieben. Diese hat den Vorteil gegeniiber der gefilterten Riickprojektion, die
als Standardalgorithmus zur CT-Rekonstruktion verwendet wird, dass sich unter be-
stimmten Bedingungen, Bildbereiche (regions of interest = ROIs) rekonstruieren lassen.
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2.4.3 Zentralschnitt-Theorem

Das Zentralschnitt-Theorem oder auch Fourier-Slice-Theorem liefert einen fundamenta-
len Zusammenhang zwischen der 2-dimensionalen Fourier-Transformation einer Funkti-
on f(x,y) und der 1-dimensionalen Fourier-Transformation der Radon-Transformierten
dieser Funktion. Fiir die Definition der Fourier-Transformation siehe A.8.3.

Zentralschnitt-Theorem

Die 1-dimensionale Fourier-Transformation der Radon-Transformierten [Rf](s, ) be-
ziiglich des freien Parameters s ist gleich dem zentralen Schnitt mit dem Winkel 6
durch die 2-dimensionale Fourier-Transformation der Funktion f(z,y). Schreibt man
die Frequenzen &; und & im 2-dimensionalen Frequenzraum (Fourierraum) als Polar-
koordinaten in der Form

(&1,&2) = (€cos B, Esind) (2.29)

dann lésst sich diese Gleichheit, mit ¢ als freier Variablen, wie folgt schreiben:

G(&,0) = [F190] (&) = [FaRSol(€) = [Fafol(§) = F(E cos 0, & sin0). (2.30)

(2.30) kann auf direktem Wege hergeleitet werden.

Ausgehend von der Definition der 2-dimensionalen Fourier-Transformation der Funk-
tion f(z,y) lassen sich mit Hilfe der Koordinatentransformation (2.14) (2.15), der De-
finition der Radon-Transformation (2.16) und der zuléssigen Vertauschbarkeit von ds
und du folgende Gleichheiten schreiben:

(Fafl(€1,62) = F(&1,62) (2.31)
= F(£cosh,Esind) (2.32)
_ //oo f(g;’ y) e—z‘27r(z§ cos 0+y€ sin 0) dx dy (233)

= // f(scos® —usinb, ssinf + ucosf) e 2™ dsdu  (2.34)

= / h [Rf](s,0) e 27 ds (2.35)
[F1R fo] (€) (2.36)
= G(,0). (2.37)

Abb. 2.11 zeigt das Zentralschnitt-Theorem in Bildern.

2.4.4 Gefilterte Riickprojektion

Die gefilterte Riickprojektion ist der bedeutendste Rekonstruktionsalgorithmus in der
Computertomographie. Sie kann als approximierte Umsetzung der Radonschen Inver-
sionsformel (2.24) gesehen werden. Man schreibt zunéichst die Funktion f als Hin-
tereinanderausfithrung ihrer 2-dimensionalen Fourier-Transformatierten und deren In-
versen (siehe A.37), iiberfithrt dieses Doppelintegral in die Polarkoordinatendarstel-
lung ([For84b] §13) und dndert die Integrationsgrenzen des Doppelintegrals. Abschlie-
Bend ersetzt man die 2-dimensionale Fourier-Transformierte mit der entsprechenden
1-Dimensionalen wie im Zentralschnitt-Theorem gezeigt:
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Abbildung 2.11: Das Zentralschnitt-Theorem in Bildern. Links das benutzte Aus-
gangsbild f. In der Mitte oben die Radontransformierte von f zum Winkel 6. Darunter
die 2-dimensionale diskrete Fouriertransformation des Ausgangsbildes. Es gilt nun, dass
die 1-dimensionale Fouriertransformierte des Projektionsbildes gleich dem Schnitt durch
die 2-dimensionale Fouriertransformierte zum Winkel § durch den Ursprung ist. Diese
Beispielbilder wurden mit 6 = 0 erstellt.

fay) = [F \Fafl(ey) // F(€1,6) 27 @540 4e dey  (2.38)

21 ) '
= / / EF (€ cos 0, £ sin §) e??m(Ewcosf+Eysind) qe g (2.39)
0 0
= / / |E|F (€ cos 6, € sin §) e2me(@cosOtysing) q¢ qg (2.40)
— / / ‘é” flRfO ( ) 1271'5 J:C050+y51n9) d§d6 (241)

Den Namen “gefilterte Riickprojektion” hat die Methode deshalb, da sich (2.41) in
zwei Schritte zerlegen lédsst. Zunéchst wendet man einen Filter mit Frequenzantwort |£|
4 auf die Radontransformierte von f zum Winkel # im Fourierraum an. Das Resultat
wird mit der Inversen Fourier-Transformation wieder in den Ortsraum gebracht. Die

Operatoren Fy ! [|€| Fi[Rfs]] definiert man als:

.00 = [ T EIFR A (€) €27 de (2.42)

—0o0

Danach folgt der Riickprojektions-Operator B, der auf g angewendet wird und wieder

Die Fouriertransformation einer Funktion wird in der Signaltheorie auch als Frequenzantwort dieser
Funktion bezeichnet. Mehr dazu in Kapitel 3.
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zu der urspriinglichen Funktion f fiihrt:

f(z,y) = / g(xcosf + ysinh,0)do. (2.43)
0

Unter der gefilterten Riickprojektion sind zusammenfassend folgenden Operationen zu
verstehen:

BF; [|¢] Fi[R fo]] - (2.44)

Die inverse Fourier-Transformierte muss hier wieder mittels der Bestimmung des Cauchy-
schen Hauptwertes berechnet werden, da sie wegen |£| und der unendlichen Integrations-
grenzen mit gewohnlicher Integration nicht berechnet werden kann. Hat man bei direk-
ter Umsetzung der Radonschen Inversionsformel noch das Problem, dass der Cauchy-
sche Hauptwert berechnet werden muss, da eine uneigentliche Stelle des Integran-
den zwischen den Integrationsgrenzen vorliegt, so muss der Cauchysche Hauptwert
nun wegen unendlicher Integrationsgrenzen eingesetzt werden. Dies hat in der Pra-
xis einen groflen Vorteil. Wegen physikalischer Beschrénkungen verfiigt man nur iiber
bandbreitenbeschrénkte Bildern und somit lésst sich die inverse (diskrete) Fourier-
Transformation problemlos anwenden, da die hochfrequenten Anteile wegen des Rech-
nens im Diskreten verschwinden. Der Filter kann somit abgeschnitten werden, die Pro-
bleme bei der Berechnung der inversen Fourier-Transformation verschwinden. Abb. 2.12
zeigt die Ergebnisse der gefilterten Riickprojektion mit dem, im folgenden Abschnitt be-
schriebenen, Shepp-Logan-Filter fiir die beiden Ausgangsbilder aus Abb. 2.10. An dieser
Stelle sei nochmals darauf hingewiesen, dass die gefilterte Riickprojektion hier natiirlich
nur fiir den klassischen Fall paralleler Strahlen in einer Ebene hergeleitet wurde. Von
Katsevich [Kat02] wurde eine exakte Formel fiir die schnelle gefilterte Riickprojektion
fiir die Geometrie von Cone-Beam Spiral-CT Scannern erst im Jahre 2001 vorgestellt.
Die Entwicklung neuer Scanner mit verschiedenen Flugbahnen der Rontgenquelle er-
fordert auch immer die Entwicklung neuer Rekonstruktionsalgorithmen oder zumindest
die approximierte Uberfithrung in schon geloste Geometrieflle.

Abbildung 2.12: Rekonstruktion der Ausgangsbilder aus Abb. 2.10. Hier wurde eine
gefilterte Riickprojektion mit dem Shepp-Logan-Filter durchgefiihrt.

Filterfunktionen

Je nachdem wie der verlangte Filter (Rekonstruktionskernel, Rekonstruktionsfilter, Fil-
terkern, engl. convolution kernel) mit der Frequenzantwort || umgesetzt wird, erhélt
man zwei verschiedene Algorithmen. Wird der Filter via Faltung im Ortsraum der
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Radon-Transformierten durchgefiihrt, spricht man oft nicht von gefilterter Riickprojek-
tion sondern von faltungsbasierter Riickprojektion.

Der Ram-Lak-Filter ist nach Ramachandran and Lakshminarayanan [RL71] be-
nannt und entspricht der kanonischen Umsetzung des nach (2.44) geforderten Filters
|€] im Falle von bandbreitenlimitierten Bildern mit Grenzfrequenz &;. Mit der Recht-
eckfunktion (A.38) ldsst sich die Frequenzantwort des Ram-Lak Filters definieren als:

1
260
In dieser Form kann der Filter im Frequenzraum via Multiplikation angewendet wer-
den. d := % entspricht gerade dem Nyquist-Intervall (siehe A.9). Nach dieser Defini-
tion verschwindet der Ram-Lak-Filter wegen der Rechteckfunktion, falls der Quotient
% betragsmiBig grofer als % ist (siehe Abb. 2.13a). Soll der Filter jedoch im Orts-
raum mittels Faltung eingesetzt werden, muss die inverse Fourier-Transformierte von

|€| rect(d€) gebildet werden. Fiir die Impulsantwort gilt:

Hpy(€) = |€| rect(d€) , d : (2.45)

hri(s) = [F{1|€|rect(d€)] (s) (2.46)
= / €| rect(d€)e?™Es de (2.47)
_ / g e e (2.48)

_%d—l
e =
= [ emeacs [T cerag (2.49)
0 0
o
= 2 g cos(2mEs) dg (2.50)
0
B cos(2més)  Esin(2mEs) |
B 2[ (27ms)? 27s L (251)
_cos(2m&ps) — 1 285 sin(2w&ps)
N 27252 27&ps (2:52)
2 _ ain2 -1
_ cos™(&oms) 2;:2 (§os) + 2¢2 sinc(2€s) (2.53)
= £2(2sinc(26ps) — sinc?(&ps)) - (2.54)

Anwendung findet hier zunéchst die Eulersche Formel (siehe A.3), die Auflésung des
Integrals steht in [BS91, S. 54], fiir die Definition der sinc-Funktion siehe (A.15). Den
Ram-Lak-Filter wendet man oft in seiner diskreten Form an. Um den Filter zu diskre-
tisieren schreibt man:

hirr(m) := dhgrr(md) . (2.55)
Mit d := % 15 entsprechend dem Nyquist-Shannonschen Abtasttheorem A.9, erhélt

5Hat man digitale Projektionsbilder und man wendet die diskrete FFT (engl. fast Fourier transform)
auf diese an, arbeitet man automatisch mit einer Grenzfrequenz von &, = %, und somit d=1. In [Smi99,
S. 148 fI] ist eine lesenswerte Einfiihrung iiber die verschiedenen, fiir den Frequenzbereich iiblichen
Bezeichnungen der z-Achse.
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hrp(m) = dhgr(md) = de2(2sinc(26gmd) — sinc? (Egmd)) (2.56)
= 5(2 sinc(m) — sinc?(m/2)). (2.57)

Dies ldsst sich mittels einfacher Umformung in diese Form bringen:

ﬁ firm=20
hrr(m) = —% fiir m ungerade . (2.58)
0 fiir m gerade

@

Abbildung 2.13: (a) Frequenzantwort des Ram-Lak-Filters. (b) Impulsantwort des
Ram-Lak-Filters. (c¢) Frequenzantwort des Shepp-Logan-Filters. (d) Impulsantwort des
Shepp-Logan-Filters.

Der Filter || betont die hoheren Frequenzen und in diesen ist in der Praxis das
Signal-Rausch-Verhéltnis (SNR, mehr dazu Abschnitt 4.1.1) am niedrigsten. Deshalb
wurden verschiedene Modifikationen des Ram-Lak-Filters entwickelt. Sehr bekannt ist
der Vorschlag von Shepp und Logan [LS74], die den Filter-Faktor sinc(£d) einfiihrten.
Die Frequenzantwort des Shepp-Logan-Filters lautet:

Hgr(§) := |¢|sinc(&d) rect(d€) . (2.59)

Abb. 2.13 zeigt die Frequenz- und Impulsantworten des Ram-Lak- und Shepp-Logan-
Filters.

Beispiel. Fiir Abb. 2.14 wurde das untere Ausgangsbild aus Abb. 2.10 mittels gefilter-
ter Riickprojektion und dem Shepp-Logan- sowie dem Ram-Lak-Filter rekonstruiert.
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Das Ausgangsbild sei iiber die Matrizeneintrige a;; ansprechbar. Die rekonstruierten
Bilder wurden aus den ungestorten Projektionsvektoren und aus jeweils zwei Sétzen
von gestorten Projektionsvektoren erzeugt. Die Matrix einer Rekonstruktion sei mit
r; j bezeichnet. Als Bildrauschen wurde ein Bildvektor R mit Zufallswerten zwischen -
0.5 und 0.5 gefiillt. Dieser Vektor wurde mit dem Rauschfaktor n und dem Maximalwert
im jeweiligen Projektionsvektor multipliziert. Als Bildfehlermafl (engl. picture distance
measure) sei

ot 0%y lais — 74l
r= —— (2.60)
Dim1 j=1 |ai
gewihlt (siehe [Her80, S. 66]). Bei den beiden ungestorten Rekonstruktionen liegt der
Fehler fiir die Ram-Lak-Rekonstruktion unter dem der Shepp-Logan-Rekonstruktion.
Bringt man Rauschen in die Projektionsdaten, so liefert der Shepp-Logan-Filter die
besseren Resultate.

n
T

0
0.035

Abbildung 2.14: Obere Reihe: Rekonstruktionen mit dem Shepp-Logan-Filter. n be-
zeichnet die Hohe des in die Projektionsbilder eingebrachten Rauschens, r den nach
(2.60) berechneten Fehler. Untere Reihe: Rekonstruktionen mit dem Ram-Lak-Filter.

Gibt es ein DC-offset Problem?

Man kann den durchschnittlichen Grauwert eines Bildes an der Amplitude der null-
ten Frequenz der Fouriertransformierten des Bildes ablesen, da alle Frequenzen £ # 0
Sinusoide darstellen, deren negativen und positiven Anteile sich beim Integrieren auf-
heben (Inverse Fourier-Transformation (A.35) bzw. (A.37)). Dies ist lediglich bei der
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Abbildung 2.15: Oben: Das Profil einer Zeile des linken Ausgangsbildes. Der Durch-
schnittswert dieser Zeile ist 163.84. Unten: Profil der entsprechenden Zeile in dem mit-
tels gefilterter Riickprojektion und Shepp-Logan Filter rekonstruierten Bild. Betrachtet
man in der Rekonstruktion nur den inneren Teil des Bildes, gleich der Grofie des Aus-
gangsbildes, so liegt der Durchschnittswert nahe an dem des Ausgangsbildes. Fiir die
verkiirzte Zeile, angedeutet durch die gestrichelten Pfeile, betrigt der Durchschnitts-
wert 161.70. Den DC-offset Wert von 0 erhélt man, wenn man die Rekonstruktion f
iiber den kompletten Trager der Funktion betrachtet.

nullten Frequenz nicht der Fall, da man hier, wegen cos(0) = 1 und des Vorfaktors
eine Konstante # 0 erhilt. Diese wird auch als DC'6-offset bezeichnet. Betrachten wir
nun Gleichung (2.44). Die Multiplikation mit dem Filter [£| stellt ein Nullsetzen der
nullten Frequenz dar'”, und aus F(0,0) = 0 folgt [ f(z,y)dady = 0, d.h. der Mittel-
wert des rekonstruierten Bildes ist 0 [Jai89, S. 442]. Haben nun alle Rekonstruktionen
den Durchschnittswert 07 Ja und Nein. Ja deshalb, da die Riickprojektion ein Bild
f auf einem unbeschrinkten Trager liefert. Berechnet man den Mittelwert iiber den
kompletten Trager, so erhélt man den Wert 0. Interessant ist jedoch nur ein Teilbe-
reich des Tragers, ndmlich gerade der Triger des Ausgangsbildes. Dort findet man, bei
guter Rekonstruktion, einen Mittelwert dhnlich dem des Ausgangsbildes. Siehe hierzu
Abb. 2.15.

%Die Abkiirzung “DC” steht im englischen fiir “direct current” (Gleichstrom), und bedeutet zeitlich
unverdnderter Stromflufl.

Einsichtiger in der Schreibweise mit 2-dimensionaler Fourier-Transformation: f (z,y) =
Fy €| F2 [Bg]], siehe [Jai89, S. 441].

37



2.4 Von Projektionsbildern zu Schichtbildern 38

2.4.5 Iterative Methoden

Die bisher vorgestellte Vorgehensweise der Rekonstruktionsalgorithmen basiert auf der
Approximation der Randonschen Inversionsformel im Diskreten. Die Herleitung erfolgte
im Kontinuierlichen, erst bei der Implementierung der Algorithmen fiir einen Computer
werden die kontinuierlichen Operatoren durch Ihre diskreten Pendants ersetzt.

Im Unterschied dazu wird beim Verwenden iterativer Methoden zunéchst das Re-
konstruktionsproblem ins Diskrete - in die Form eines linearen Gleichungssystems (LGS)
- iibersetzt und dann wird versucht dieses LGS zu 16sen. Ein planares Bild wird als Feld
von Unbekannten aufgefasst. Mit Hilfe der Abtastgeometrie des verwendeten Scanners
wird ein System linearer Gleichungen aufgestellt. Obwohl dieser Ansatz gegeniiber den
transformationsbasierten konzeptionell einfacher erscheint, ist die Implementierung ite-
rativer Methoden schwierig. Aufgrund der Grofle der Systeme entstehen hohe Berech-
nungszeiten. Ein Plus dieser Verfahren ist ihre Flexibilitét - sie sind leicht auf andere
Geometrien iibertragbar. Es gibt beispielsweise Situationen, in denen es nicht moglich
ist eine grofle Anzahl von Projektionsbildern zu erzeugen, oder die Projektionen sind
nicht gleichméfig iiber das Bogenmaf} von 0 bis m bzw. 27 verteilt - beides sind jedoch
Voraussetzungen fiir die Anwendung der transformationsbasierten Ansétze.

Verbreitete Anwendung haben lediglich die algebraische Rekonstruktionsmethode
(engl. algebraic reconstruction technique, ART) und der EM Algorithmus gefunden
[NWO1]. Fiir algebraische Methoden ist es notwendig, die genauen Wegstrecken von
der Rontgenquelle zu einem Detektor zu kennen, man muss wissen welche Voxel /Pixel
von einem Strahlengang durchquert werden. Hounsfield nutze fiir seine ersten Rekon-
struktionen ART, erst durch den Schritt hin zu transformationsbasierten Algorithmen
wurde die Berechnungsdauer der Rekonstruktionen auf ein ertrégliches Mafl reduziert.
Die wissenschaftliche Forschung hat sich aber weiter mit iterativen Methoden zur Bild-
rekonstruktion beschéftigt, was beispielsweise die lange Publikationsliste von Yair Cen-
sor'®, der sich ausgiebig mit iterativen Verfahren beschiiftigt hat, zeigt.

ART

ART bezeichnet eine grofle Familie von Rekonstruktionsalgorithmen, in der Grundkon-
figuration ist die bekannte Kaczmarz!'®-Methode damit gemeint. Erstmals wurde ART
von Gordon, Bender und Hermann 1970 in den Kontext der Bildrekonstruktion aus
Projektionsbildern gesetzt. In einer Patentschrift von Hounsfield wurde diese Methodik
auch fiir das CT vorgeschlagen (1972).

Man definiert einen Bildvektor x € R" (Rekonstruktionsvolumen), der im 3-dimens-
ionalen Raum das zu rekonstruierende Objekt umfassen soll. N ist frei wahlbar, bei-
spielsweise N = 5123 2. Ziel ist es nun die Eintriige von x, welche den Schwiichungs-
koeffizienten p an der jeweiligen Stelle entsprechen sollen, zu bestimmen. Die Projekti-
onsbilder seien mit P; bezeichnet, n bezeichnet die Anzahl der Projektionsbilder. Jedes
Projektionsbild P; besitzt r; Zeilen und ¢; Spalten. Die Pixelwerte aller Projektionsbil-
der P, € R"%, i = 1(1)n werden in den Vektor b € RM, M = > | r; - ¢; geschrieben.

18 Beispielsweise [CEG83, CGGO1b, CGGO01a], Publikationsliste unter math.haifa.ac.if/yair/.

Benannt nach dem polnischen Mathematiker Stefan Kaczmarz (1895-1940), der diese Methodik
1937 unter dem Titel Angendherte Aufiosung von Systemen linearer Gleichungen verdffentlichte.

20x entspricht in der Ausdrucksweise der vorangegangenen Abschnitte einem in z-Richtung zusam-
menhingenden Volumen aus 2-dimensionalen Bildfunktionen f(z,vy).
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Die Geometrie der einzelnen Projektionsbilder wird in der Matrix A € RM*N gehal-

ten. Eine Zeile von A entspricht einem Strahlengang von der Réntgenquelle durch das
Rekonstruktionsvolumen x zu einem bestimmten Detektor, mit einem Pixelwert gehal-
ten im Vektor b. A kann einfach nur aus der binéren Information aufgebaut sein, ob
ein Voxel x; € x von einem Strahl getroffen wird oder nicht. Exakter lédsst sich A mit
einem Algorithmus zur Strahlenverfolgung (engl. ray tracing), wie z. B. in [AWS87] be-
schrieben, oder mit der Berechnung der Uberlappung eines Detektors mit einem Voxel
belegen [MBO04].

Beispiel. Hat man eine kleine Anzahl n von Projektionsbilder, erzeugt mit einem kon-
ventionellen Réntgengerit bei freier Geometrie (siehe Abb. 2.16), so ldsst sich mit ART
eine Rekonstruktion berechnen. Die Aufnahmegeometrie wurde hier mit der Referenz-
kugelmethode bestimmt (siche [SWBT05]%!).

Abbildung 2.16: Links: 6 planare Rontgenbilder, die bei freier Aufnahmegeomtrie
erzeugt wurden. Zwischen den Projektionsaufnahmen liegt das Rekonstruktionsvolu-
men. Weifl man die Position der Bilder im Raum kann mit ART eine Rekonstruktion
des aufgenommenen 3-dimensionalen Objekts berechnet werden. Rechts: 4 Screenshots
einer gerenderten Rekonstruktion.

Unabhéngig davon, wie A erstellt wird, ldsst sich das Problem der Bildrekonstruk-
tion als Suche nach der Losung des LGS

Az =1b (2.61)

auffassen. A ist im Allgemeinen weder quadratisch noch regulér und ist von gigantischer
Grofle, N Spalten und M Zeilen. ART und alle anderen iterativen Verfahren liefern eine
Folge von Losungsvektoren ¥, !, 22, ... die gegen eine Losung z* des LGSs konver-
gieren (falls es eine Losung gibt). Sei al die i-te Zeile von A, dann ist der Lésungsraum

von al'x = b; eine Hyperebene H; im RY 22, Die Idee die zum Lésen des LGS benutzt

i

wird ist trivial. Man definiert den Rest 7; := (b; — al 2¥) und verteilt diesen auf den
Vektor xy:
r
=gk )\kﬁai ,wobei i = kmod M + 1. (2.62)
a;

'Weitere Infos zu dieser Methodik unter htt://www.rsm3d.de .
22Hi c RN71
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2.4 Von Projektionsbildern zu Schichtbildern 40

Die A, heiflen Relaxationsparameter, fiir A\, = 1V k erhilt man die von Kaczmarz
vorgeschlagene Iterationsvorschrift [NWO01]. Abb. 2.17 zeigt eine geometrische Interpre-
tation der Methode. Die Methodik lésst sich speichereffizient implementieren, da z#+t!
in den Speicher von z* geschrieben werden kann. Die Losungsvektoren konvergieren
gegen z*, falls das LGS losbar ist (d.h. der Schnitt aller Hyperebenen ist nicht leer)
und 0 < liminf Ay < limsup Ay < 2 erfiillt ist [CEG83]. Der Einfluss des Relaxations-
parameters \ lidsst sich geometrisch wie folgt interpretieren:

e )\ < 0 Bewegung weg von H;,

e )\ =0 keine Bewegung,

0 < A <1 Bewegung hin zu H;,

A =1 Sprung genau auf H;,

1 < X\ < 2 Sprung iiber H; hinweg, aber z**! ist niher an H; als z*,

e )\ = 2 Spiegelung an H;,
e )\ > 2 Sprung iiber H; hinweg, 2**! ist weiter von H; als a*.

Fiir A\ = 1V k fithrt die Methode sukzessive orthogonale Spriinge in die Hyperebenen H;
durch. Fiir inkonsistente Systeme, und Inkonsistenz ist im Bereich der Bildrekonstrunk-
tion der Normalfall, sind die Teilfolgen {kaH}IOO ,0<i< M —1 fiir A =1 konver-
gent [K.T71]. In [CEG83] wird gezeigt, dass fiir geeignete X ein 2*(\) = limy,_, o, ¥+
existiert, und limy_o 2*(\) = ATb+ (I — AT A)2 23, Im Bereich iterativer Loser fiir in-
konsistente Probleme wurden im Laufe der Zeit viele Verbesserungsvorschlige gemacht
um die Konvergenzeigenschaften zu verbessern, Beispiele sind in [Her80], [CGGO1b]
oder [CGGOla] nachzulesen. Diese Verbesserungen werden in der Literatur auch als
Tricks bezeichnet - mit Tricks kann a-priori Information in den Rekonstruktionsvor-
gang eingebracht werden, oder die nicht eindeutige Losung des LGS in eine bestimmte
Richtung gefiithrt werden.

Tricks

e Vorbelegung von xg mit einer Minimum-Backprojection oder Mean-Backprojection:
Man wirft alle Projektionsbilder in das Projektionsvolumen zuriick, nur der Mi-
nimalwert oder ein Durchschnittswert an einer Stelle werden im Rekonstrukti-
onsvolumen gehalten. Abschliefend muss das Rekonstruktionsvolumen geeignet
normiert werden.

e Benutzen kleiner As (strong underrelaxation). Mit Ay << 1 (z. B. Ay = 0.05Vk)
kann eine Konvergenz gegen eine normminimale Losung erzielt werden (siehe

[CEGS3)).

o Keine negativen Werte in xj zulassen (constraining). Dies ist in der CT sinnvoll,
da die Schwichung der Rontgenstrahlung immer nicht-negativ ist.

23 AT ist die Moore-Penrose Matrix Inverse von A. Es gilt: z := A"b ist die normminimale Losung

von Ax = b.
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Abbildung 2.17: (a)-(e) Geometrische Interpretation der Kaczmarz-Methode fiir
N = 2, idhnlich [Her80, S. 185]. (a) zeigt einen beliebigen Startpunkt im R2. Ein
Iterationsschritt bedeutet (mit Ay = 1) einen Sprung in die, durch die gerade behan-
delte Zeile definierte, Hyperebene. Eine Hyperebene im R? entspricht einer Geraden.
(b)-(e) Weitere Spriinge mit der Kaczmarz-Methode. (f) Visualisierung des Einflusses
der Relaxationsparameter auf die Sprungweite.

e Smoothing (glidtten) der xj. Dies ist sinnvoll, wenn man beispielsweise weif}, dass
sich im Rekonstruktionsvolumen grofle Regionen mit einheitlichen Schwéchungs-
werten befinden.

e Die Reihenfolge der Geometrien beeinflusst die Konvergenzgeschwindigkeit. Es
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2.5 Die Multislice-CT 42

hat sich gezeigt, dass es vorteilhaft ist zuniichst alle Strahlengénge eines Pro-
jektionsbildes abzuarbeiten und dann ein Projektionsbild zu wéhlen, bei dem die
Rontgenquelle einen groflen Winkel zu dem gerade abgearbeiteten Projektionsbild
beschreibt [Her80].

In [Cen81, CGGO1b, CGGOla] werden viele weitere iterative Losungsmethoden vor-
gestellt.

2.5 Die Multislice-CT

Im Laufe der Zeit wurden immer leistungsfihigere CT-Scanner entwickelt. Als Unter-
scheidungsmerkmale der Scanner dient die Anordnung der Réhren und der Detektoren
sowie die mechanische Bewegung dieser Komponenten.

Abb. 2.18 zeigt das Design der Scanner-Generationen 1-4. Bendtigten Scanner der
1. Generation noch bis zu 5 Minuten um eine Schicht zu scannen, konnten Scanner der
2. Generation dies schon in etwa 20 Sekunden (ab 1972). Heutige Scanner benutzen die
Abtast-Geometrie der 3. und 4. Generation (ab 1976 bzw. 1978), wobei hiufiger das
Design der 3. Generation eingesetzt wird. Die Translationsbewegung der Rontgenquelle
wird nicht mehr durchgefiihrt, der Facherstrahl ist so ausgelegt, dass der gesamte Pa-
tientenquerschnitt durchstrahlt wird. Durch die Anwendung eines Féacherstrahls war es
auch erforderlich die Rekonstruktionsmethoden auf die nun divergenten Strahlengénge
anzupassen. Hierzu wurde die sogenannte Randonsche Inversionsformel fir divergente
Strahlen entwickelt.

Moderne Gerite arbeiten im Spiralverfahren (bezeichnet als Helical-CT, Spiral-CT
oder Volumetric-CT), bei dem der Patient mit konstanter Geschwindigkeit entlang sei-
ner Léangsachse durch die Strahlenebene bewegt wird, wiahrend die Strahlenquellende-
tektoreinheit konstant rotiert. Der schnell rotierenden Ring, auf dem gegeniiberliegend
Rontgenrohre und Rontgendetektor angebracht sind, wird als Gantry bezeichnet. Al-
ternative kann man sich ein Spiral-CT auch mit einer Rontgenquelle, die sich auf einer
Helix um den Patienten bewegt, vorstellen. Die Spiral-CT reduzierte die Zeiten fiir
die Aufnahme von Volumendatensétze drastisch. Thorax-Aufnahmen innerhalb einer
Atempause sind mit diesen Gerédten moglich. Auch durch diese Geometrieinderung
mussten die Rekonstruktionsalgorithmen wieder weiterentwickelt werden. Eine nahelie-
gende Methodik ist die Folgende: Die gewonnenen Rohdaten werden mittels Interpolati-
onsverfahren in planare Daten iiberfithrt, dann lassen sich Rekonstruktionsalgorithmen
fiir eine planare Geometrie anwenden.

Die Geschwindigkeit der Spiral-CT erhohte sich nochmals durch die Einfithrung der
Multislice-CT (MSCT, wird auch als Multidetektor-CT (MDCT) bezeichnet) signifi-
kant. Statt einer 1-dimensionalen Detektorenreihe werden nun 2-dimensionale Detekto-
renreihen eingesetzt. Aktuelle MSCT Scanner verfiigen iiber 64 Detektorenreihen. Mit
diesen Scannern ist es moglich Volumendatensitze fast ohne Bewegungsartefakte zu
erzeugen, sogar fiir Aufnahmen des Herzens.

2.5.1 Strahlenbelastung

Die Strahlenexposition einer CT-Untersuchung ist wesentlich hoher als bei einer kon-
ventionellen Rontgenaufnahme. Als CT-spezifische Dosisgrofie hat sich der Computed
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Abbildung 2.18: (a) Scanner der 1. Generation: Eine Réntgenquelle und ein Detek-
tor. Beide fiithren eine Translations- und Rotationsbewegung aus. (b) Scanner der 2.
Generation: Eine Rontgenquelle die einen Féacherstrahl aussendet, mehrere Detektoren.
Gleiches Bewegungsmuster wie bei Scanner der 1. Generation. (c¢) Scanner der 3. Gene-
ration: Eine Rontgenquelle die einen Féacherstrahl ausschickt, der gesamte Fécher wird
von einem Detektorenteilring aufgenommen. Rontgenquelle und Detektoren rotieren.
(d) Scanner der 4. Generation: Fester Detektorenring, nur die Réntgenquelle rotiert.

Tomography Dose Index (CTDI) seit Jahren durchgesetzt:
1 oo
CTDI = —/ D(z)dz. (2.63)
S —0o0

Die Dosis D(z) an der Stelle z wird in mGy?* angegeben. s bezeichnet die nominel-
le Schichtdicke?. (2.63) definiert einen konstanten Dosiswert CTDI (Aquivalentwert),
so dass s - CTDI gerade die Gesamtdosis [0 D(z)dz ergibt. Man weist der nominell
definierten Schicht die gesamte Dosis zu. Dies ist sinnvoll, da beim Scannen die Strah-
lungsenergie nicht nur in die zu scannende Schicht, sondern auch in den benachbarten

%Gy bezeichnet die Einheit Gray. mGy = 1072 Gy. Gray gibt die durch Radioaktivitit und andere
ionisierende Strahlung verursachte Energiedosis an (die pro Masse absorbierte Energie).

ZUnter der nominellen Schichtdicke versteht man die Schichtkollimation. Diese entspricht ungefihr
der Halbwertsbreite des Dosisprofils, sofern nicht detektorseitig eine engere Kollimation vorgenommen
wurde [NSO02]. Die effektive Schichtdicke berechnet sich in der Spiral-CT aus der Schichtkollimation,
dem Pitch und dem verwendeten Interpolationsalgorithmus.
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Regionen deponiert wird. Ursache dafiir ist die begrenzte Giite der Kollimination und
die Divergenz des Strahlenbiindels, dazu kommt noch die, wihrend der Interaktion mit
der zu durchdringenden Materie, erzeugte Streustrahlung. Man erhélt ein Dosisprofil,
das sich iiber viele Schichten verteilt. Der C'T'DI ist eine lokale Dosisgrofie, d.h. er ist
ein Maf fiir die Intensitét der Bestrahlung innerhalb des bestrahlten Kérperabschnitts.
Scanned man statt einer Schicht 10 Schichten, so bleibt die Dosis die gleiche. Integrale
Dosisgrofien werden auch der Ausdehnung der Bestrahlung gerecht. Um das sogenannte
Dosisléangenprodukt (DLP) zu erhalten, multipliziert man den CTDI mit der Anzahl
der Schichten n und der Schichtdicke s:

DLP = CTDI-n-s. (2.64)

In einer Beispielrechnung?® fiir eine Standard-Thorax-Untersuchung mit der CT (27
Schichten je 10 mm dick, 200 mAs pro Scan [NS02, Seite 23]) erhilt H. D. Nagel eine
etwa 100-mal hohere Strahlenbelastung als in der konventionellen Untersuchung (Pro-
jektionsaufnahme). Ein Mehr an Information hat seinen Preis ist hierfiir die einfache
Erkldrung.

Im Falle der Multislice-CT erhoht sich dieser Faktor noch weiter, da oftmals sehr
diinne, iiberlappende Schichten erzeugt werden?’. Oftmals liest man als Synonym fiir
die Strahlendosis die Angabe der verwendeten mAs - dies ist zwar nicht vollkommen
falsch, der Zusammenhang zwischen Dosis und mAs ist jedoch geritespezifisch [NS02].

Als Pitch-Faktor p (oder einfach nur Pitch) bezeichnet man das Verhéltnis von
Tischvorschub ¢ (pro Rotation) zum Produkt aus nomineller Schichtdicke s mal Anzahl
der gleichzeitig gescannten Schichten m:

t
m-s

p= (2.65)
Scannt man mit Pitch < 1, erhélt man iiberlappende Schichten. Je hoher der Pitch desto
geringer ist die Strahlenbelastung fiir den Patienten. Der Kehrwert des Pitch-Faktors
wird als Packing-Faktor bezeichnet.

In Abb. 2.18 ist das sogenannte Mefifeld oder Scanfeld des CT-Scanners grau hin-
terlegt, es entspricht dem Schnitt aller Strahlenficher. Das Zentrum des Meffeldes
entspricht dem Rotationszentrum der Rontgenrohre. Bei vielen Scannern lésst sich die
Grofle des Scanfeldes verdndern. Liegt das gewéhlte verkleinerte Mef3feld innerhalb des
Patienten, kann die Strahlenbelastung dadurch verringert werden.

Scannt man mehrere nebeneinanderliegende Schichten iiberlappend, dann erhoht
sich der Aquivalentwert der Dosis in einer Schicht?®. Dies hat zur Einfithrung des MSAD
(Multiple Scan Average Dose) gefiihrt:

MSAD = *.cTDI. (2.66)
p

26Um den Vergleich CT und konventionelle Réntgentechnik durchfiihren zu kénnen bedarf es noch
der Definition einer weiteren Dosisgrofe: die effektive Dosis. Siehe [NS02].

?"Eine Standard-Thorax-Untersuchung mit einem modernen MSCT-Scanner (z. B. Philips Mx8000
IDT 16) wird in der Universitéitsklinik Mainz zur Zeit (August 2007) mit etwa 60 mAs erstellt, d.h.
gegeniiber der Beispielrechnung von Nagel ist die Stromhohe erheblich niedriger, andererseits sind in
der MSCT jedoch Schichtdicken von ca. 1 mm iiblich.

28 Mathematisch entspricht das entstehende Gesamtdosisprofil der diskreten Faltung der Einzeilschich-
ten mit dem Dosisprofil einer Einzelschicht.
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Die CT leistet heute mit Abstand den gréfiten Beitrag zur medizinisch bedingten Strah-
lenexposition - das Thema “Dosisinformation wird mittlerweile jedoch grof3 geschrieben,
der Begriff des “low-dose CTs” gewinnt immer mehr an Bedeutung. Weiterfithrende In-
formationen zum Thema Strahlenbelastung sind in [NS02] zu finden.

2.6 Anmerkungen und Literaturhinweise

Die Informationen in diesem Kapitel wurden im wesentlichen, insofern nicht explizit
auf andere Literaturquellen verwiesen wurde, aus [Ewe98], [Sch99], [Roh03], [YF00],
[WeiO1], [Bac99], [Leh],[NS02],[LOPRI7] und [Her80] entnommen. Besonders wertvoll
und hilfreich war fiir mich personlich die Lektiire von [Her80] - ein hervorragendes
Einstiegsbuch in die Computertomographie mit der notigen Tiefe, aber nicht mehr
ganz taufrisch, da schon im Jahre 1980 erschienen.
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Kapitel 3

CT-Bilder als Signale

Bildgebende Verfahren werden hiufig als lineare verschiebungsinvariante Systeme (engl.
linear shift invariant systems, LSI') aufgefasst. Etwaige Storungen oder Effekte, wie ei-
nige der in Kapitel 2 bei der Computertomographie unumggnglichen systematischen
Minderungen der Bildqualitét, lassen sich mit den Methoden der Signal- und Sy-
stemtheorie beschreiben. In diesem Kapitel werden nun Notationen eingefiihrt, die eine
mathematische Handhabung der CT-Bilder im Sinne der Signal- und Systemtheorie
erlauben. Es werden verschiedene Konzepte zur Beschreibung des Auflosungsvermo-
gens eines CT-Systems beschrieben. Auf die Zusammenhénge zwischen den einzelnen
Konzepten wird eingegangen.

3.1 Lineare verschiebungsinvariante Systeme

3.1.1 Signale

Der Begriff Signal kommt in vielen Gebieten der Wissenschaft und Technik vor. Allge-
mein kann man ein Signal als einen Triger von Information bezeichnen. Signale sind
kontinuierliche oder diskrete Funktionen einer oder mehrerer Verénderlichen und ent-
halten beispielsweise Informationen iiber physikalische Grofien, terrestrische Radiosi-
gnale und Fernsehsignale oder mogliche Signale auflerirdischer Intelligenz, wie sie im
wissenschaftliches Experiment SETI@home gesucht werden?. Im Bereich der CT-Bilder
kommt man mit verschieden-dimensionalen Signalen in Berithrung. Eine Zeile eines
Bildes kann als 1-dimensionales Signal interpretiert werden. Ein einzelnes CT-Bild ent-
spricht einem 2-dimensionalen Signal, ein zusammenhéngender Stack von CT-Bildern,
ein CT-Volumen, kann als dreidimensionales Signal behandelt werden. Eine vierte Di-
mension erhélt man, wenn eine 3-dimensionale Aufnahme iiber die Zeit betrachtet wird.
Im Folgenden werden die Definitionen im 2-Dimensionalen eingefiihrt, ein Uberfithren
in eine andere Dimensionalitét ist meist problemlos moglich.

3.1.2 Sampling und Quantisierung

Um CT-Bilder in den Kontext linearer verschiebungsinvarianter Systeme zu heben,
ist ein kleines Gedankenexperiment hilfreich. Angenommen man hitte einen perfekten

LOft auch als LTI Systems (engl. linear time invariant systems) bezeichnet. Diese Bezeichnung ist
eher in der Analyse von 1-dimensionalen zeitkontinuierlichen System gebrauchlich (siehe [0S99]).
ZMehr zu SETT@home unter http://setiveb.ssl.berkeley.edu/ .
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CT-Scanner. Dies sei ein 3-dimensionales bildgebendes Verfahren, das ein kontinuier-
liches (analoges) Abbild der Realitdt in Hounsfield-Einheiten codiert, erzeugen kann
(perfekte Abbilder). Mochte man diese kontinuierlichen Bilder mit einem Computer
weiterverarbeiten, so miissen die Bilder digitalisiert werden. Ein analoges Bild wird
durch periodisches Abtasten in ein diskretes Bild iiberfithrt. Dieses Abtasten (engl.
sampling) ldsst sich elegant mit Hilfe der Kamm-Funktion comb (engl. comb function,
siche A.7.2) formulieren:

fs(z,y) = f(z,y) comb(x,y, Az, Ay) = Z Z fmAz,nAy) 6(x—mAz, y—nAy).
m=—o0 N=—00

(3.1)
Das Sampling konvertiert die unabhéngige Variable, die Ortsinformation (z,y), vom
Kontinuierlichen ins Diskrete. Das Umwandeln der kontinuierlichen abhingigen Va-
riablen, der Hounsfield-Einheiten (siehe 2.3.1), ins Diskrete wird als Quantisierung be-
zeichnet. In der Computertomographie ist ein Abbilden der kontinuierlichen Hounsfield-
Einheiten auf den diskreten Bereich {—1024, —1023, ...,3071} iiblich. Mit Digitalisierung
bezeichnet man zusammenfassend die beiden Schritte “Abtastung und Quantisierung”,
die ein analoges Bild in ein Diskretes wandeln. Digitale Bilder werden im Folgenden
als v(4,7), vij, u(l,m) oder ., geschrieben. Die Gitterpunkte (i,j) werden im 2-
Dimensionalen auch als Pixel (engl. picture element) bezeichnet. Im 3-Dimensionalen
spricht man von Voxeln (engl. volume element). Die Grofle eines Bildes wird in der
Form M x N angegeben, M steht fiir die Anzahl der Spalten und N fiir die Anzahl der
Zeilen. In der CT gilt meist M = N.

3.1.3 Systeme

Ein System verarbeitet spezielle Signale, indem es ein Eingangssignal (Eingangsbild,
Eingangsvolumen, Input) in ein Ausgabesignal (Ausgabebild, Ausgabevolumen, Out-
put) wandelt. Es gibt sowohl kontinuierliche als auch diskrete Systeme. In der digitalen
Bildverarbeitung werden, bedingt durch den Einsatz des Computers, diskrete Systeme
eingesetzt. Viele der sich anschlieffenden Herleitungen werden jedoch im Kontinuierli-
chen durchgefiithrt und sind dann ins Diskrete zu adaptieren.

Ein diskretes System lésst sich mathematisch als eine Abbildung H definieren, die
ein Eingangssignal v(i,j) in ein Ausgangssignal (i, j) wandelt:

u(i, j) = H[v(i, j)] - (3.2)
Ein System wird linear genannt, falls fiir eine Linearkombination der Eingangssignale

v1(i,j) und v3(4, ) mit beliebigen Konstanten a; und as aus R der Superpositionssatz?
gilt:

H [alvl(i,j) + ag’l)g(’i,j)] = aH [Ul(i,j)] + asH [Ug(i,j)]
= alul(i,j) + GQUQ(’i,j) . (33)

3.3 ldsst sich verallgemeinern zu:

H [Z apv(i, j ] ZakH vi (2, 4)] Zakuk i,7) (3.4)
k

mit beliebigen a; € R.

3Von lat. super=iiber und positio=Lage, Stellung = Uberlagerungssatz.

47
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Abbildung 3.1: Links ist das Kronecker-Delta mittig in einer 65 x 65 Bildmatrix
dargestellt, rechts die Antwort des Systems H. Unterhalb der Grauwertdarstellung des
Bildes ist der Graph des Bildes abgebildet (siehe 5.1). Als PSF wurde hier eine Gauf-
glocke (siehe A.5) mit Standardabweichung o = 3.0 benutzt. Damit die Bilddarstellung
rechts oben nicht fast ganz schwarz erscheint, wurden die Grauwerte gefenstert (siehe
Fenstertechnik 2.5).

3.1.4 Punktantwort (PSF)

Die Antwort eines diskreten linearen Systems auf das zweidimensionale Kronecker-
Delta* §(i,j) an der Stelle (i,5') (sieche A.7.4) wird als Punktantwort® (engl. point
spread function, PSF) h des Systems H an der Stelle (¢, ") bezeichnet:

h(i,j;i',j) =H[6(i —4,j— )] . (3.5)

Ist die PSF eines Systems lokal begrenzt # 0, dann spricht man von einem FIR-
System (engl. finite impulse response), ansonsten von einem IIR-System (engl. infinite
impulse response). Bemerke: Die in Abb. 3.1 verwendete Gaufiglocke entspricht im
Kontinuierlichen einem ITR-System und im Diskreten einem FIR-System.

Weifl man die PSF eines linearen Systems, kann man die Systemantwort (i, j) auf
jedes beliebige Eingangssignal v(i,j) berechnen:

HlpG, )] = H YD vl 7)o —i5 - )
i !
= Y Sl 6 -G )]
i !
= >N ol )i jii's) (3.6)
,L'/ j/

= u(i,j). (3.7)

Ein System heifit verschiebungsinvariant, wenn ein Verschieben des Eingangssignals
zu einer Verschiebung des Ausgabesignals fithrt. Dies bedeutet fiir die Punktantwort:

hi,jii',j") =H [6G =i j = )] = h(i =i, j = 50,00 =h(i =, j = j').  (3.8)

4Im Kontinuierlichen wird hier das Diracsche Delta benutzt.
Im eindimensionalen spricht man von der Impulsantwort (engl. impulse response).
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Die PSF ist, bis auf eine Verschiebung, fiir jede Stelle im Bild gleich. Es geniigt somit,
die PSF in der Form h(i, j), ohne Angabe der Position (i, j'), anzugeben. Somit kann
man fiir verschiebungsinvariante Systeme in Gleichung (3.6) schreiben:

oD ol hl i) = ZZ hi—i',j - 7)
,L'/ j/
= (171)*h(171), (3.9)

also
u(i, j) = v(i,j) =« h(i, 7). (3.10)

Das bedeutet, dass sich das Ausgabebild fiir ein verschiebungsinvariantes,
lineares System gerade durch die Faltung® des Eingangsbildes mit der PSF
berechnen lisst.

Eine wichtige und wiinschenswerte Eigenschaft der Punktantwort ist:

ZZh(z‘,j) —1. (3.11)

Dies ist gerade im Bereich der Computertomographie duflerst wichtig, da ein direkter
Zusammenhang zwischen der physikalischen Dichte eines Stoffes und seinem CT-Wert
besteht (siehe 2.3.1). (3.11) bedeutet fiir ein CT-Bild, dass der durchschnittliche CT-
Wert eines Bildes erhalten bleibt, denn:

ZZU(Z,J) = ZZ v(i,7) * h(i,7)]
= Zzzzm,j’)h(i—i’,j—ﬂ
T

= |G| [k (3.12)

Hat die Summe iiber die Punktantwort h den Wert 1, so entspricht der Gesamtwert des
Ausgabebildes u dem des Eingangsbildes v.

Im Folgenden wird die Computertomographie als verschiebungsinvariantes linea-
res System mit kreisférmig symmetrischer PSF7 behandelt. Statt h(i,j) wird auch
PSF(i,j) geschrieben®.

3.2 Auflésung eines Systems

Unter der Auflésung eines Systems H ist der kleinste mogliche Abstand zwischen zwei
gleich hellen Objekten zu verstehen, so dass diese Objekte nach der Ubertragung durch
das System H im Ausgabebild noch unterscheidbar sind. Im letzten Abschnitt wurde
gezeigt, dass ein System H durch seine PSF vollkommen beschrieben ist. Méchte man

SInfos zum Falten von Funktionen im Kontinuierlichen und Diskreten in A.1.
"Fiir die Definition von kreisformig symmetrischen, geraden und ungeraden Funktionen siehe A.2.
8Das kontinuierliche Pendant zu h(i, §) bzw. PSF (i, j) wird als h(z,y) bzw. PSF(z,y) geschrieben.
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3.2 Auflésung eines Systems 50

die PSF eines CT-Scanners bestimmen, muss ein Diracsches Delta als Eingabesignal er-
zeugt werden, dieses kann man beispielsweise durch kleine Metallkugeln approximieren
[SKO05].

Die PSF ist ein unhandliches und nicht einfach zu berechnendes Mafl um das Auf-
losungsvermoégen eines CT-Scanners zu beschreiben. Deshalb wurden, basierend auf
der linearen Systemtheorie, weitere Wege zur Beschreibung des Auflosungsvermogens
bildgebender Verfahren entwickelt.

3.2.1 Halbwertsbreite der PSF (FWHM)

Unter der Halbwertsbreite (engl. full width at half maximum, FWHM) der PSF eines
linearen Systems versteht man die Breite der PSF, bis zu der deren Wert nur noch
die Hélfte ihres Maximalwertes betrigt (siche Abb. 3.2). Fiir ein klinisches CT-System
liegen die FWHM-Werte etwa im Bereich von 0.9 - 1.6 mm?. Es ist leicht einzusehen,
dass verschiedene PSFs den gleichen FWHM-Wert haben kénnen. Dies bedeutet, dass
ein System nicht eindeutig durch die Angabe der Halbwertsbreite seiner Punktantwort
beschrieben ist. Fiir nicht symmetrische PSFs kénnen verschiedene FWHM-Werte je
nach gewdhlter Raumrichtung entstehen. Je geringer der FWHM-Wert eines Systems
ist, desto besser ist die Auflésung dieses Systems.

0018

0016 [

FWHM

Abbildung 3.2: Der FWHM-Wert wird an der PSF eines Systems bestimmt. Rechts
sieht man ein Profil durch das Zentrum der links abgebildeten, symmetrischen PSF -
der FWHM-Wert ist eingezeichnet.

Beispiel. Sei die PSF eines 2-dimensionalen Systems eine Gaufiglocke mit o = 3.0 (1.0).
Man erhélt als maximalen Amplitudenwert fiir die Gaufiglocke 1/(270?) = 0.018 (0.159)
und fiir die Halbwertsbreite FWHM = /—2021n(1/2) = 7.064 (2.355). Abb. 3.3 zeigt
die Systemantwort auf zwei dicht nebeneinander liegenden Kronecker-Deltas.

3.2.2 Linienspreizfunktion (LSF)

Die Linienspreizfunktion (engl. line spread function, LSF) ist die Antwort eines linearen
Systems auf eine beliebig diinne Linie. Praziser ausgedriickt entspricht diese Linie einer

9Diese Angabe soll lediglich ein Gefiihl fiir die Gréfenordnung vermitteln und ist [DN99] entnommen,
FWHM héngt natiirlich von vielen Faktoren ab: Welches CT-System wurde verwendet? Welches FOV
wurde fiir die Rekonstruktion eingestellt? Welcher Kernel wurde fiir die Bildrekonstruktion gew&ahlt?
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Abbildung 3.3: (a) Der Plot zeigt die Antwort eines Systems mit Gauscher PSF und
o = 3.0 auf ein Eingangsbild mit zwei Kronecker-Deltas (Profilansicht), die genau 7
Pixel ( &~ ungeféhr die Halbwertsbreite der PSF') auseinanderlagen. Im Ausgabebild sind
zwel Maxima erkennbar. (b) Verringert man den Abstand auf 6 Pixel, verschmelzen die
beiden Maxima und die beiden Punktobjekte sind im Ausgabebild nicht mehr trennbar.

kontinuierlichen Aneinanderreihung von Dirac-Stéfen. Die LSF wird dann auf einer
Geraden orthogonal zu der abgebildeten Linie im Ausgabebild bestimmt. Im Diskre-
ten entspricht diese Aneinanderreihung von Dirac-Stéflen gerade einer 1 Pixel breiten
diskreten Linie aus Kronecker-Deltas (sieche Abb. 3.4). Die LSF ldsst sich in der Praxis
leichter bestimmen als die PSF. Im CT kann eine LSF beispielsweise durch das Scannen
eines diinnen Wolframdrahtes erzeugt werden [NDOH98].

5 20 2 kg 5 10 15 0

Abbildung 3.4: Links sieht man eine gesampelte Linie als Ausgabebild eines perfekten
CT-Scanners als 1 Pixel breite Linie. Rechts die gleiche Linie als Ausgabebild eines
virtuellen CT-Scanners mit einer Gaufischen PSF. Zusétzlich zur Grauwertdarstellung
und zur Hohenprofildarstellung ist darunter jeweils ein Schnitt (1-dimensionales Profil)
zentral durch das Hohenprofil abgebildet.
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3.2 Auflésung eines Systems 52

3.2.3 Kantenspreizfunktion (ESF)

Die Kantenspreizfunktion (engl. edge spread function, ESF) ist die Antwort eines linea-
ren Systems auf eine gerade Kante (Sprungstelle, Unstetigkeitstelle). Die ESF wird auf
einer Geraden orthogonal zu der abgebildeten Kante im Ausgabebild bestimmt. Um
das Auflésungsvermogen eines Systems mit einem einzigen Parameter zu beschreiben,
wird die Distanz angegeben, die die Amplitude der ESF von dem 10%-Wert bis zum
90%-Wert benétigt (siehe Abb. 3.5). Scharfe Kanten sind in Bildern vergleichweise ein-
fach herzustellen, deshalb stellt die Kantenspreizfunktion ein einfacher zu berechnendes
Maf} dar.

Distanz der ESF

Abbildung 3.5: Links siecht man eine gesampelte scharfe Kante als Ausgabebild ei-
nes perfekten CT-Scanners. Rechts die gleiche Kante als Ausgabebild eines virtuellen
CT-Scanners mit einer Gaufischen PSF. Die Distanz der Kantenantwort (engl. edge
response) ist eingezeichnet.
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3.2.4 Modulationsiibertragungsfunktion (MTF)

Die Modulationsiibertragungsfunktion oder Modulationstransferfunktion (engl. modu-
lation transfer function, MTF) beschreibt den Kontrast und die Auflésung eines Systems
zugleich. Die MTF ist als normalisierte Magnitude der Frequenzantwort H (H = Foh =
2-dimensionale Fouriertransformierte der Punktantwort h)!° eines bildgebenden Sy-
stems H definiert [Jai89, S. 21]:

~|H (&, &) [[F2h] (61,62
MIE©L&) = Th0. 0 = |7 0,0)] (3.13)

Im Falle einer radial symmetrischen PSF h ist die 2-dimensionale Fouriertransformierte
der PSF, die Frequenzantwort H, ebenfalls kreisférmig symmetrisch (siehe A.8.3). Die
komplette Information der Frequenzantwort ist somit in einem ihrer Profile, beispiels-
weise dem Profil H, (&) (entlang der z-Achse) durch das Zentrum, enthalten. Die MTF
ldsst sich dann in Abhéngigkeit von nur einer Verdnderlichen schreiben als:

_ [He(9)]

MIEQ) = 15 o)

(3.14)

Man beachte, dass ein Profil der 2-dimensionalen Frequenzantwort!!', nicht gleich der
Fouriertransformierten eines Profils der 2-dimensionalen Punktantwort!? eines Systems
ist. Dies wird bei der Erkldrung der Zusammenhénge zwischen PSF, LSF und MTF im
Abschnitt 3.3 oder durch erneutes Betrachten des Zentralschnitt-Theorems in 2.4.3 kla-
rer - es muss statt des einfachen Profils der 2-dimensionalen Punktantwort die Radon-
Transformierte der Punktantwort benutzt werden.

Die Aussagekraft der MTF lisst sich leichter aus einem etwas anderen Blickwinkel
verstehen. Sie beschreibt die Antwort eines Systems auf sinusoide Eingangssignale -
warum dies so ist ldsst sich anschaulich mit dem Begriff der Eigenfunktion eines linearen
Systems erkléren. Eine Funktion g(x) ist eine Eigenfunktion eines linearen Systems H,
wenn es einen Skalierungsfaktor (Amplitudenfaktor) A gibt, so dass:

Hlgl=Ag. (3.15)

Diese Funktionen werden durch das System nicht in der Form, sondern lediglich in
ihrer Amplitude durch den Faktor A verdndert.

10Tn der digitalen Signalverarbeitung werden Signale im Frequenzraum oftmals von der kartesischen
Darstellung in die Polarkoordinatendarstellung iiberfiihrt. Man spricht dann von der Magnitude und
der Phase eines Signals. In der Bildverarbeitung ist meist (wie hier beim Bestimmen der MTF) nur die
Magnitude von Bedeutung.

19-dimensionale Fouriertransformation der 2-dimensionalen Punktantwort.

12Berechnet mit der 1-dimensionalen Fouriertransformation.
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Abbildung 3.6: Berechnung der MTF aus Kosinusfunktionen: Schickt man Kosinus-
funktionen cos(27 fx) mit immer grofer werdenden Frequenzen f durch ein System
H, kann die MTF anhand der Amplitudenstérke der Ausgabebilder bestimmt werden.
Hier sind zwei Beispielkurven mit f = 0.05 = 2% und f =0.2 = %, kontinuierlich und
diskret, abgebildet. Diese werden durch das System H in ihrer Amplitude, nicht aber
in ihrer Form verdndert. Auf diese Art und Weise ldsst sich MTF () bestimmen.
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3.2 Auflésung eines Systems 55

g(x) := ™7 ist solch eine Eigenfunktion, denn mit der PSF h von H gilt:

Hlg(x)] = g(x)*h(z) (3.16)

= h(z) * 22 (3.17)

= / h(z!)e2@=2") qq/ (3.18)

= ei%fx/ h(:c’)eii%fx/ dz’ (3.19)

= 2T (Fh](f) (3.20)

= 2TH(f) (3.21)

= g@)H(f). (3.22)

Zusammenfassend bedeutet diese Gleichungsfolge: Steckt man g(z) = e2™/* in das

System H (3.16), bekommt man als Systemantwort g(z) multipliziert mit der Fre-
quenzantwort H an der Stelle f (3.22) 3.

Weiter gilt (siche Eulersche Formel A.3): e™/* = cos(2rfx) + isin(2nfx) und
cos(2m fz) = £ (eI 4+ e72™/7) Unter der Voraussetzung, dass h gerade ist, lésst sich
leicht zeigen, dass auch sin und cos lediglich in ihrer Amplitude durch das System H
verandert werden, jeweils um H(f). sin und cos sind somit Eigenfunktionen. Abb. 3.6
zeigt bildlich den Zusammenhang zwischen der Kosinusfunktion und der MTF.

In der Praxis werden zum Messen der MTF oftmals verschieden feine Linienra-
ster benutzt, siche Abb. 3.7. Daher kommt auch die Bezeichnung Linienpaare (eine
dunkle Linie neben einer hellen Linie) pro einer gewissen Strecke. Die Linienpaare sind
als Approximation an sinusoide Eigenfunktionen zu verstehen. Ein weiteres bekanntes
Bildmuster zum Messen der MTF ist der sogenannte Siemensstern, siche Abb. 3.8.

ey - Ny
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Abbildung 3.7: Links oben ein Eingangssignal bestehend aus von links nach rechts
breiter werdenden Streifen. Rechts daneben das Ausgabesignal des Systems H, die
Streifen sehen verwaschen aus. Darunter ein Profil durch das Eingangsbild sowie durch
das Ausgabebild. Fiir die schmaleren Streifen ist der Amplitudenverlust deutlich zu
sehen.

In der Computertomographie wird die Definition der MTF meist in der Form (3.14)
angegeben, da man von kreisformig symmetrischen PSFs ausgeht. Oft wird von den

3Dieses Beispiel ist im 1-Dimensionalen gerechnet, d.h. h(z) stellt die 1-dimensionale Systemantwort
dar. Im 2-Dimensionalen kann der Kosinus entsprechend definiert werden, wobei die Abhéngigkeit von
y weggelassen wird. h(x) entspricht dann nicht der PSF, sondern der LSF.
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3.3 Zusammenhénge zwischen PSF, LSF, ESF und MTF 56

Scannerherstellern, um die Leistungsfahigkeit eines Systems zu beschreiben, auch die
Frequenz angegeben, bei der die MTF auf 10% reduziert ist.

&%%

NN

Abbildung 3.8: Der sogenannte Siemensstern. Um die Performance eines Systems zu
beschreiben, wird hier die Grofle des verwaschenen Bereichs im Zentrum des Sterns
benutzt.

3.3 Zusammenhinge zwischen PSF, LSF, ESF und MTF

Die Zusammenhénge zwischen PSF, LSF, ESF und MTF werden im Folgenden im
Kontinuierlichen hergeleitet.
ESF < LSF

In Anlehnung an die Geradengleichung in Polarkoordinatendarstellung aus (2.11) sei
g(z,y) als Funktion von R? nach R definiert als:

g(xz,y) :=xcosf+ysinh +s. (3.23)

Getrennt durch die Gerade g(x,y) = 0 erhélt man zwei Halbebenen: eine fiir g(x,y) > 0
und die andere fiir g(z,y) < 0. Damit ldsst sich ein perfektes Kantenbild im Kontinu-
ierlichen mit der Heavisideschen Sprungfunktion © (siehe A.7.3) wie folgt definieren:

flx,y) = 0(g(z,y)) = (O 0g)(x,y). (3.24)
Abb. 3.5 zeigt ein solches Kantenbild in gesampelter Form. Betrachten wir nun exem-
plarisch die Kante, die mit # = 0 beschrieben wird. Steckt man dieses Kantenbild in ein
lineares System mit der Punktantwort PSF(x,y), dann hat das Ausgabebild die Form:

(©@og)(x,y) * PSF(z,y) = O(x+s)xPSF(x,y)
= // Oz + s — 2 )PSF(2',y')da’ dy/
= ESF(x). (3.25)

Das Ausgabebild héngt nicht mehr von der Verédnderlichen y ab und entspricht der in
3.2.3 definierten Kantenspreizfunktion. Diese kann man im Sinne von der Differentiati-
on von Distributionen differenzieren. Mit der Kettenregel und der Ableitungsregel fiir
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Faltungen (siehe A.6) erhilt man, dass a% [(©0g)(x,y) * PSF(z,y)] verschwindet'?.

Fiir S% erhilt man auf dem gleichen Weg mit dem Wissen, dass &= ©(z) = d(z) (siehe
A.30):

% [(@og)(x,y) *x PSF(z,y)] = 0(x+s)*x PSF(x,y)
= LSF(x). (3.26)

ESF und LSF, jeweils auf 1-dimensionalen Schnitten orthogonal zur abgebildeten Kante
bzw. Linie definiert, hingen in der Form zusammen, dass die LSF gerade die Ableitung

der ESF darstellt. Also: 5
%ESF(SC) = LSF(z). (3.27)

PSF < LSF

Fiir die folgenden Betrachtungen sei eine Bildlinie identisch der y-Achse gew#hlt, um
den Schreibaufwand moglichst gering zu halten. Formal hat die LSF der Bildlinie fol-
gende Gestalt (siehe auch (3.26) mit s = 0):

LSF(z) = 6(x)*PSF(z,y) (3.28)
= / h §(x — 2 )PSF(2',y") da'dy’ (3.29)
= /oo PSF(x,y)dy (3.30)
= 2/0 PSF(z,y)dy (3.31)
p(c0)=00
= 2/ PSE,(o(r)dp(r),mitr? = 22 + y?und  (3.32)
(0)=z
p(r) =y = Vr? —a?
= 2| PSE(p(r)) ¢ (r)dr (3.33)
* PSFy(r)r )

= 2 (3.34)

. VR
(3.30) zeigt anschaulich, dass die LSF der Projektion der PSF in einer Richtung ent-
spricht. Von (3.30) nach (3.31) gelangt man mittels Ausnutzung der geforderten Sym-
metrie der PSF. Wendet man die Substitutionsregel an und ersetzt PSF(x,y) durch
PSF,(r), gelangt man zu (3.32). Man beachte, dass z in diesem Fall keine Verénder-
liche mehr ist, sondern ein Parameter und deshalb als Index geschrieben ist. Nach der
Definition der Abel-Transformation (siehe A.8.1) entspricht die LSF gerade der Abel-
Transformierten der PSF:

> PSF
SF,(r)r dr

LSF(x) =2 3.35
=2 = (3.35)

Aus der Gleichheit von (3.28) und (3.30) folgt sofort, dass
/ LSF(z)dx = // PSF(x,y)dy'dz. (3.36)

14Sieht man natiirlich auch an der Tatsache, dass die Abhéngigkeit von y nicht mehr gegeben ist.
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Der Wert des 2-dimensionalen Integrals der PSF ist gleich dem Wert des 1-dimensionalen
Integrals der LSF.

Beispiel. Sei die PSF eines 2-dimensionalen Systems gegeben als Gaufiglocke (siehe
A5):

1 %

PSF(z,y) = e 2% . (3.37)

2mo?

Dann gilt unter Anwendung von (3.35) mit r? = 22 + /2

G r2)
o L2y 1 X e 202y
LSF(z) =2 2mo” dr = 2 —dr. 3.38
(fIf) . /7"2 — fI,'2 r 27'('0'2 . /TQ — .%'2 r ( )

Die Abel-Transformation von f(r) := exp(—7r2/202) ist fa(z) = V2o exp(—x2/20?)
(siche Tab. A.1). Damit erhilt man

_ 1 —a2/202 _ 1 —a2/202
LSF((I,') = W V 2roe = We . (339)
D.h., die LSF einer 2-dimensionalen Gaufischen PSF mit Standardabweichung o ist eine
1-dimensionale Gaufische Verteilung mit gleicher Standardabweichung o. Sowohl PSF
als auch LSF besitzen, {iber den gesamten Definitionsbereich integriert, den Integralwert
1.
Weiter ist die GauBiglocke eine separabele Funktion!® und es gilt:

1 =+
PSF(z,y) = 53¢ 202 (3.40)
1 _ 2% 1 _ 2
— 27_(_0_26 2052 . \/We 202 (341)
— LSF(z)-LSF(y). (3.42)
PSF
> 4
N Q
sy Qg@/
Diff.

LSF |-Fowiern | TR

ESF

Abbildung 3.9: Zusammenhang zwischen PSF, MTF, LSF und ESF. Die entstehende
Ringverbindung zwischen PSF, MTF und LSF wird auch als Abel-Fourier-Hankel Ring
der Transformationen bezeichnet [Bra00, S. 357].

5Eine Funktion f(z,y) heiBt separabel falls es f; und f» gibt, so dass: f(z,y) = fi(z)f2(y).
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LSF < MTF

Da die Abel-Transformation ein Spezialfall der Radon-Transformation fiir kreisformig
symmetrischen Funktionen ist, gilt das Zentralschnitt-Theorem aus 2.4.3. Dies bedeu-
tet, dass die 1-dimensionale Fourier-Transformation der LSF'® dem zentralen Schnitt
mit einem beliebigen Winkel durch die 2-dimensionale Fourier-Transformation der PSF
entspricht.

Im Falle einer radial symmetrischen PSF kann somit die MTF direkt aus der ESF
berechnet werden: Man differenziert die ESF und gelangt so zur LSF (3.27), mittels
1-dimensionaler Fouriertransformation der LSF gelangt man dann zur MTF:

MTF(€) = % (3.43)

Der in B.1.3 vorgestellte MTF-Calculator basiert auf diesem Zusammenhang.

MTF < PSF

Der vorige Abschnitt hat gezeigt, wie man die MTF eines Systems aus der ESF berech-
nen kann, ohne die PSF explizit zu kennen. Dies hat den Vorteil, dass man lediglich
eine scharfe Kante zur MTF-Bestimmung benétigt.

Hat man eine radial symmetrische PSF kann man die MTF aber auch direkt, mit
der sogenannten Hankel-Transformation berechnen (siehe A.8.3).

Abbildung 3.9 zeigt die in diesem Abschnitt hergeleiteten Zusammenhinge noch-
mals in Diagrammform. In B.1.3 wird an Hand eines Beispiels gezeigt, wie diese Zu-
sammenhénge innerhalb eines Bildes angewendet werden kénnen.

3.4 Anmerkungen und Literaturhinweise

Die Informationen in diesem Kapitel wurden im wesentlichen, insofern nicht explizit auf
andere Literaturquellen verwiesen wurde, aus Literatur [Bra00, LOPR97, Smi99, Jai89]
entnommen.

I6LSF = Abel-Transformierte der PSF = Radon-Transformierte der PSF fiir einen beliebigen Winkel.
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Kapitel 4

Segmentieren medizinischer
Bildstrukturen

Mochte man bestimmte Objekte innerhalb eines Bilddatensatzes analysieren, miissen
diese zunéchst markiert werden. Den Vorgang, inhaltlich zusammenhéngende Gebiete,
durch das Zusammenfassen benachbarter Pixel respektive Voxel zu bestimmen, bezeich-
net man als Segmentierung. In der Computertomographie wird die Segmentierung von
Bildobjekten durch die Hounsfield-Skala etwas erleichtert, da diese Dichteinformatio-
nen iiber die Voxel liefert. In diesem Kapitel wird eine vollautomatische Methode zum
Segmentieren des Tracheobronchialbaums aus CT-Volumen vorgestellt.

Wie in Abschnitt 1.1.2 beschrieben, kann der Tracheobronchialbaum als ein sich
verjiingendes System von Rohren aufgefasst werden. Die CT-Datensétze sollten iiber
ein gutes Signal-Rausch-Verhéltnis verfiigen um das Segmentieren zu erleichtern. Me-
thoden zur nachtriglichen Bildverbesserung, d. h. zur Erhchung des Signal-Rausch-
Verhéltnisses vorhandener CT-Bilder, werden im ersten Abschnitt behandelt. Der fol-
gende Abschnitt ist der Suche nach einem geeignet Startpunkt (Landmark), um die
Segmentierung des Tracheobronchialbaums mittels eines speziellen Bereichswachstums-
verfahrens zu ermoglichen, gewidmet. Danach wird die Methodik der Bereichswachs-
tumsverfahren allgemeinen eingefiithrt und anschliefend werden spezielle Wachstums-
bedingungen fiir die Segmentierung tubuldrer Strukturen vorgestellt. Zum Abschlufl
des Kapitels wird ein Vorgehen zum automatischen Identifizieren und Separieren der
Lungen beschrieben. Teile dieses Kapitels wurden schon in [WABT03] veréffentlicht.
Auf der Grundlage der in diesem Kapitel beschriebenen Segmentierungsalgorithmen
sind einige medizinische Verdffentlichungen entstanden, auf diese wird im Abschnitt
“Anmerkungen zur Literatur” verwiesen.

4.1 Bildverbesserung

Rauschartefakte stellen in der Radiologie ein grofles Problem dar. In diesem Abschnitt
sei unter dem Begriff “Rauschen” ein willkiirliches Pixelrauschen (engl. random noise)
zu verstehen. Quellen fiir solch ein willkiirliches Rauschen bietet die CT zur Geniige,
beispielsweise die im Abschnitt Photonenstatistik (2.2.4) beschriebenen Ursachen. In
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4.1 Bildverbesserung 61

Bildbereichen mit niedrigem Kontrast! lassen sich Details bei hohem Rauschen nur noch
schlecht oder gar nicht mehr erkennen. In der CT kénnen dadurch anatomische Details
und Besonderheiten verloren gehen - Rauschen kann zu falschen Diagnosen fithren. Eine
Bildverbesserung lé8t sich in der CT auf verschiedenen Wegen und zu unterschiedlichen
Zeitpunkten erreichen. Zunéchst iiber das geeignete Einstellen entsprechender Parame-
ter des CT-Scanners bei der Projektionsdatenerzeugung. Wird z. B. der Rohrenstrom
erhoht, werden die durch Photonenstatistik hervorgerufenen Rauschartefakte geringer,
es steigt aber auch die Strahlenbelastung fiir den Patienten (Beispiel 2.2.4). Eine néchste
Moglichkeit zur Bildkorrektur bietet der Einsatz rauschunterdriickender Rekonstruk-
tionsfilter beim Rekonstruieren der CT-Bilder aus den Projektionsdaten (2.4.4). Die
Wahl des Rekonstruktionsfilters beeinflufit den Kontrast und das Rauschen der ent-
stehenden Bilder. Dies wurde schon in Beispiel 2.4.4 gezeigt. Einen weiteren Weg zur
Bildverbesserung bietet der Einsatz von Filtermasken. Diese Methodik wird im Folgen-
den beschrieben. Zunéchst werden nun einige Definitionen zur objektiven Beschreibung
der Qualitét eines Bildes eingefiihrt.

4.1.1 Signal-Rausch-Verhiltnis

Unter Rauschen versteht man allgemein die Abweichung eines Bildes von dem idea-
len, gewiinschten Originalbild?. Zum Beurteilen der Qualitiit eines Bildes werden in
der Regel entweder subjektive oder quantitative Kriterien angewendet. Beim subjekti-
ven Bewerten der Qualitéit von Bildern wird ein Bild durch mehrere Personen in eine
Skala (beispielsweise: exzellent, gut, méBig, ausreichend, mangelhaft) eingeordnet. Der
Durchschnitt der Bewertung kann dann als abschlieSfende Qualitdt des Bildes gesehen
werden. Quantitative Kriterien sollen objektive Mafizahlen mit Hilfe von Meflgeréiten
und/oder Algorithmen zur Beurteilung von Bildern liefern. Allgemeim ist das Signal-
Rausch-Verhiltnis (engl. signal-to-noise ratio, SNR) definiert als:

Nutzsignalleistung

SNR = (4.1)

Rauschsignalleistung

Oftmals wird, aufgrund des in der Regel groflen Unterschiedes zwischen Nutzsignal-
und Rauschsignalleistung, das SNR auch logarithmisch (dekadisch) skaliert:

SNR = 101g Nutzsignalleistung

. 4.2
Rauschsignalleistung (42)
Der so berechnete dimensionslose Wert wird mit der Einheit Dezibel versehen?. Als Stor-
wert zwischen zwei Bildern kann der mittlere quadratische Fehler (engl. mean squared
error, MSE) zwischen zwei M x N Bildern u und v, wobei u das Originalbild und v die
Approximation sei, definiert werden:
| MoiN-d
MSE = 0? = —— 2; Z; @, 5) = v(i, )* - (4.3)
=0 j=

!Bs gibt viele Definitionen um den Kontrast innerhalb eines Bildes zu beschreiben. In der CT 1:ifit

sich fiir ein Objekt das Verhéltnis ‘HEU""QE’E’ZQ_HEO””“‘ als lokaler Kontrast bzgl. dieses Objekts
Objekt
definieren. Als globaler Kontrast wird oftmals die Varianz eines Bildes benutzt.
2Der Begriff “Rauschen” ist nicht exakt definiert.
#Das Bel (nach Alexander Graham Bell) dient zur Kennzeichnung des dekadischen Logarithmus des
Verhéltnisses zweier gleichartiger Leistungs- bzw. Energiegrofen P1 und P2: L = lg £1 B = 101g £L dB.

7 7
1 Bel (B) ist der Wert von L, wenn P; /P, =10. 1dB =1/10B. ? ?
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h(-1,-1)|h(0,-1) [n(1, -1 1 1 1 1 2 1
n(-1,0) [ h(0,0) | h(1,0) : 1 1 1 = 2 4 2
h(-1,1) | h(0,1) | h(1,1) 1 1 1 1 2 1

(a) (b) ()

Abbildung 4.1: (a) Der allgemeine Aufbau einer Filtermaske. (b) Die Maske zeigt den
3 x 3 Rechteckfilter mit normierendem Vorfaktor. (c) Die Maske entspricht dem 3 x 3
Gaufifilter mit normierendem Vorfaktor.

Mit dem MSE kann nun das Signal-Rausch-Verhéltnis fiir Bilder definiert werden als:

2
Ou

NR =101
SNR OgMSE’

(4.4)

wobei o2 die Varianz des Originalbildes bezeichnet. In der Bildverarbeitung wird oft
statt der Varianz des Originalbildes der Maximalwert uy,x des Originalbildes benutzt
(engl. peak signal-to-noise ratio, PSNR):

2
U
PSNR = 101g 2= | 4.
SNR = 101g MSE (4.5)
Aufgrund der Definition liegen die Werte fiir PSNR meist um einige dB hoher als die

Werte fiir SNR. Es gilt: Je grofier MSE, desto kleiner wird SNR und PSNR.

4.1.2 Faltungsfilter

In Kapitel 3 wurden CT-Bilder in den Kontext linearer verschiebungsinvarianter Sy-
steme gehoben. Dort wurde gezeigt, dass sich ein CT-Bild v als ein mit einer PSF h
gefaltetes ideales Abbild der Realitéit u auffassen 148t (3.10). Rauschartefakte wurden
in diesen Betrachtungen nicht beachtet. Diese lassen sich durch eine weitere Faltung
der CT-Bilder mit sogenannten Filtermasken (Templates, Masken) mildern. Abb. 4.1a
zeigt ein géngiges Schema zum Notieren von Filtermasken. Gebrauchliche Masken ha-
ben die Dimensionen 3 x 3 oder 5 x 5. Im Falle von isotropen* Voxeln bieten sich auch
3-dimensionale Filtermasken an.

Rechteckfilter

Der Rechteckfilter (oder Meanfilter) bildet den Durchschnitt der Grauwerte in einer Fil-
termaske. Der berechnete Wert wird dem zentralen Voxel zugewiesen. Der Rechteckfil-
ter ist ein Rauschfilter, extreme Punkte werden gegliattet, Kanten werden “verschmiert”
(engl. blurring), die Amplituden periodischer Signale hoher Frequenzen werden redu-
ziert - es kann im Extremfall zum kompletten Verlust hochfrequenter Anteile im Bild

4Isotrope Voxel besitzen in alle Raumrichtungen gleiche Kantenlinge - sie entsprechen somit einem
Wiirfel.
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kommen. Die entsprechende Maske ist in Abb. 4.1b zu sehen. Der Rechteckfilter ist ein
linearer Filter®.

Gaulflfilter

Der Gaufifilter beruht auf der diskreten Umsetzung der Dichtefunktion der Gaufischen
Normalverteilung (siehe A.5). Ebenso wie der Rechteckfilter ist der Gauffilter ein li-
nearer Filter. Die entsprechende 3 x 3 Maske ist in Abb. 4.1c abgebildet. Bezeichnet
man die Gaufimaske mit g, dann gilt fiir das gefilterte Bild v:

v, 7) = u(i, ) * h(i, j) * g(i, j) , (4.6)

wobei u fiir das ideale CT-Bild und h fiir die PSF des CT-System steht. Wegen der
Assoziativitét der Faltungsoperation (siehe A.1) kann zunichst die Faltung h(i,j) *
g(i,j) berechnet werden und danach die Faltung mit dem Bild u - dies fithrt zu einer
erheblichen Reduktion des Rechenaufwandes. Bedeutung gewinnt das Ausnutzen der
Assoziativitdt in der Praxis beispielsweise, wenn man zunichst einen Rauschfilter und
anschliefend einen Kantenfilter benutzen mochte. Ein konkretes Beispiel hierfiir ist der
sogenannte LoG-Filter (Laplacian of Gaussian, Marr Filter), eine Gaumaske wird mit
dem Laplace-Operator, der einer Approximation der zweiten Ableitung einer Funktion
entspricht, gefaltet [Jih97, S. 334]. Die entstehende Filtermaske wird dann auf ein Bild
angewendet.

Der Gauffilter wird extensiv in der Bildverarbeitung eingesetzt, denn viele natiir-
liche Prozesse konnen als normalverteilt angenommen werden (z. B. random noise),
desweiteren besitzt der Filter angenehme mathematische Eigenschaften (z. B. Separa-
bilitéit, siehe 4.1.3).

Der zentrale Grenzwertsatz. Der zentrale Grenzwertsatz (engl. central limit theo-
rem) ist in der Wahrscheinlichkeitstheorie von fundamentaler Bedeutung - nebenbei ist
er eine einleuchtende mathematische Erkléarung, warum in der Natur die Gauf3verteilung
sehr hiufig zu beobachten ist. Einfach zusammengefafit sagt der zentrale Grenzwert-
satz, dass man eine Gaufische Verteilung erhilt, wenn die interessierende Zufallsvaria-
ble als Summe von vielen unabhéngigen Zufallsvariablen definiert ist. D.h. auch wenn
die einzelnen Komponenten nicht gaufiverteilt sind, ihre Summe ist es (aproximativ).
Weiter impliziert der zentrale Grenzwertsatz auch eine interessante Aussage iiber die
mathematische Faltung: Faltet man ein impulsartiges Signal (beispielsweise PSFs oder
Filtermasken) immer wieder mit sich selbst, so konvergiert das Resultat gegen eine
GauBverteilung - auch wenn das urspriingliche Signal keinerlei Ahnlichkeit mit einer
Gaufiverteilung hatte (siehe [Kre91, S. 153 ff.] [Smi99, S. 135 ff]).

Medianfilter

Der Medianfilter ist ein Beispiel fiir einen nicht linearen Filter. Es wird der Medianwert
innerhalb einer Filtermaske gesucht und dem zentralen Pixel zugewiesen. Man erzielt
dadurch eine Rauschreduktion, das Verschmieren der Kanten wird im Vergleich zum
Rechteckfilter und Gauffilter aber eingeddmmt.

®Die Linearititsbedingung fiir einen Filter g ist die identische wie fiir lineare Systeme (siche 3.3),
das System H ersetzt man in 3.3 durch den Filter g.
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Beispiel. In Abb. 4.2 wurde das Originalbild links oben mit Rauschen unterschiedli-
cher Stérke versehen. Als Bildrauschen diente eine Matrix R mit Zufallswerten zwischen
-0.5 und 0.5. Diese wurde mit dem Rauschfaktor n und dem Maximalwert des Aus-
gangsbildes multipliziert und dann auf das Originalbild addiert. Das Rauschen nimmt
in der oberen Bildreihe von links nach rechts zu. Die so entstandenen Bilder wurden
mit dem 3 x 3 Mean- und GauBfilter gefaltet (siche mittlere und untere Bildreihe). Zur
Beschreibung der Bildqualitét wurde das Fehlermaf r, definiert in (2.60), und die in
diesem Abschnitt eingefithrten Mafie MSE (nach (4.3)), SNR (nach (4.4)) und PSNR
(nach (4.5)) berechnet. In der oberen Bildreihe werden die Werte fiir r und MSE, wie
zu erwarten, mit steigendem Rauschen grofier - SNR und PSNR werden geringer. Glei-
ches gilt auch fiir die mit dem Mean- und Gauffilter gefalteten Bildreihen. Hier ist
der Effekt jedoch weniger deutlich. Nach den gewéhlten Fehlermafien sind die beiden
ungefilterten Bilder mit Rauschen n = 0 und n = 0.05 “besser” als die Gauf3-gefilterten
Pendants. Fiir die stiarker gestorten Bilder mit n = 0.1 und n = 0.2 gilt das Umge-
kehrte, d. h. durch den Gaufifilter konnten die Fehler bzgl. » und MSE reduziert und
gleichzeitig SNR und PSNR erhoht werden. Der Meanfilter schneidet etwas schlechter
ab, als der Gauffilter. Dieses Beispiel zeigt, dass gestorte Bilder mit Hilfe der Filter-
technik verbessert werden kénnen. Achtung: Beim Kodieren von Videofilmen oder beim
komprimieren von Urlaubsbildern hat man die Moglichkeit die Fehlermafle gegen die
Originalaufnahmen zu berechnen®. In der Computertomographie steht man vor dem
Problem, dass bei klinischen Routinedatensitzen keine idealen Originalbilddaten zum
Berechnen der Fehlermafle zur Verfiigung stehen.

Beispiel. In der CT hat man in der Regel nicht die Moglichkeit Bildfehlermafle gegen
das ideale CT-Bild zu berechnen - denn in der klinischen Routine liegt dieses ideale
Bild nicht vor. Es ist auch nicht moéglich einen fixen Wert fiir das Rauschen bei ei-
ner bestimmten Scannereinstellung im Voraus anzugeben. Dies liegt daran, dass das
Pixelrauschen in den Bildern viele Ursachen wie die Photonenstatistik, die Strahlen-
aufhirtung, Bewegungsartefakte, der Partialvolumeneffekt oder die Wahl des Rekon-
struktionskernels hat, und einige dieser Effekte hdngen auch davon ab, welches Objekt
gescannt wurde. Bei gleicher Scannereinstellung ist im Allgemeinen das SNR fiir einen
dickeren Patienten schlechter als fiir einen Schlanken. Es gibt Ansétze einer Dosisan-
passung an das Korpervolumen der Patienten (“Automatic Exposure Control = AEC”)
- die Regel ist dies im klinischen Alltag aber nicht”. Abb. 4.3a+b zeigt das Silikon-
Schlauch-Phantom (siehe 6.4.1). Die Bilder wurden aus identischen Projektionsdaten
mit unterschiedlichen Rekonstruktionsfiltern berechnet. Die beiden Bilder besitzen so-
mit unterschiedliche PSFs. Fiir die linke Rekonstruktion wurde der weichere Kernel
eingesetzt, dies hat eine breitere PSF zur Folge. Beide Bilder besitzen den gleichen
Mittelwert, Gleichung (3.11) ist fiir beide Rekonstruktionen erfiillt®.

Die Varianz ist im linken Bild mit 22671.1 geringer als im Rechten mit 27858.5 . Hat
man zwei Rekonstruktionen gleicher Rohdaten, liefert, zumindest in diesem Beispiel,
die Varianz ein geeignetes Mafl um das Rauschen zu quantifizieren. Es ist offensicht-
lich, dass dies nicht fiir Bilder unterschiedlichen Inhalts gelten kann. Man stelle sich

SWir nehmen an, dass diese Originalaufnahmen “perfekt” seien - sicher ist die Erstellung eines Fotos
oder einer Videoaufnahme weniger komplex und mit weniger moglichen Fehlerquellen versehen als die
Erstellung eines CT-Bildes.

"Eine gewisse Abhingigkeit eines CT-Bildes vom gescannten Objekt ldsst sich nie vermeiden!

8... oder fiir beide im gleichen MaBe nicht erfiillt.
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n=>0 SNR = o0 n = 0.05 SNR = 24.225 n=0.1 SNR =18.217 n=0.2 SNR = 12.239

r=0 PSNR = oo = 0.026 PSNR = 37.765 r=0.051 PSNR = 31.757 r=0.102 PSNR = 25.778
MSE =0 var = 2878.4  MSE = 10.880 var = 2890.0 MSE =43.391 war =2915.84  MSE =171.88  wvar = 3061.2

o

- -

n=0 SNR =18.283 n=0.05 SNR = 18.153 n=0.1 SNR=17819 n=02 SNR = 16.680
r=0.033 PSNR =31.822  r =0.035 PSNR = 31.692 7 =0.039 PSNR = 31.359  r = 0.050 PSNR = 30.219
MSE = 42.743 var =2770.2  MSE = 44.041 var = 2769.2 MSE = 47.557 var =2773.6  MSE = 61.825  var = 2775.7

-

7 - —

n=0 SNR = 20.296 n = 0.05 SNR = 20.051 n=0.1 SNR = 19.446 n=0.2 SNR = 17.379
r=0.026 PSNR = 33.836 r=0.029 PSNR = 33.590 r=0.034 PSNR = 32.985 r = 0.048 PSNR = 30.918

MSE = 26.885  wvar = 2788.2 MSE = 28.449  wvar = 2790.3 MSE = 32.699  wvar = 2791.8 MSE = 52.632  var = 2826.6

Abbildung 4.2: Obere Reihe: Von links nach rechts wurde dem 128 x 128 Originalbild
(links) stdrkeres Rauschen hinzugefiigt. Mittlere Reihe: Obere Bildreihe gefaltet mit
dem Meanfilter. Untere Reihe: Die obere Reihe gefaltet mit dem Gauffilter.

einen komplett homogen ausgefiillten Scannbereich vor: Die Varianz des Bildes ist dann
zwangslaufig sehr gering und wird aufischliefSlich vom Rauschen und nicht mehr vom
Bildinhalt bestimmt.

Fine Moglichkeit die Bildinhaltsabhéngigkeit der Varianz zu umgehen, bietet das
Berechnen der Varianz in homogenen Bildbereichen, dargestellt in Abb. 4.3c+d. Auch
hier gilt, dass die Varianz in beiden quadratischen Regionen des linken, mit dem weiche-
ren Kernel rekonstruierten Bildes, geringer ist als in den beiden entsprechenden quadra-
tischen Regionen des rechten Bildes. Kann man in zwei CT Bildern unterschiedlichen
Bildinhaltes zwei homogene, gleichartige Bildregionen (z. B. Luftregionen) bestimmen,
so kann die Varianz als Rauschmafl weiterhelfen.
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(a) mean= —962 HE  var=22671.1 (b) mean= 962 HE  var= 27858.5

(d)Quadrat links: mean= —1008 HE  var= 37.43

(C) Quadrat links: mean= —1008 HE var= 5.03
Quadrat rechts: mean= —1008 HE var= 4.75 Quadrat rechts: mean= —1008 HE  var= 35.61

Abbildung 4.3: Die Bilder links und rechts sind aus identischen Projektionsdaten
berechnet - es wurden lediglich unterschiedliche Rekonstruktionskernels verwendet. Auf
den Bildern ist das Silikon-Schlauch-Phantom (siehe 6.4.1) zu sehen. Die Fensterung
wurde so gewéhlt, dass die Rauschartefakte in Luftbereichen betont dargestellt werden.
(100 mAs, 120 kV, 0.9 mm, 0.45 mm, 0.195 mm, B bzw. L, [-950/148], Philips Brilliance
64)

4.1.3 Separabele Filter

Der Rechenaufwand von Filtern 148t sich reduzieren, wenn diese separabel sind. Se-
parabele Filter konnen als Analogon zu separabelen Funktionen im Kontinuierlichen
verstanden werden. Im Beispiel 3.3 wird gezeigt, dass fiir eine 2-dimensionale Gauf3sche
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PSF gilt: PSF(x,y) = LSF(z) - LSF(y). Fiir den Gauffilter ¢() gilt entsprechend:

9(i,7) = 91 (i) x g2(j) = (4.7)
1 21 1
1 1 1
16 2 4 2| = 1 1 21 *Z 2
1 21 1
(4.8)

Der Sternoperator steht hier fiir das Hintereinanderausfiithren der Filtermasken. Die
Zerlegung fiir den Rechteckfilter hat die Form:

111 1 (4.9)
Vot =sEToein
111 1

Bei einer N x N Filtermaske hat man bei der Anwendung im Ortsraum 2 * N2
Lesezugriffe, N2 Multiplikationen, sowie N? — 1 Additionen durchzufiihren. Der Re-
chenaufwand kann fiir separabele Filter durch Zerlegung und Hintereinanderausfiih-
rung entscheidend verringert werden. Statt eines quadratischen Aufwandes von O(N?)
hat man nur noch einen linearen Aufwand von O(N). Es sind 4N Lesezugriffe, 2V
Multiplikationen und 2(N — 1) Additionen notwendig. Das Ausnutzen der Separabilitét
durch Zerlegung der 2-dimensionalen Filtermaske in 1-dimensionale Filtervektoren ist
schon fiir N = 3 vorteilhaft. Eine weitere Moglichkeit das Filtern eines Bildes erheblich
zu beschleunigen, stellt das Filtern im Frequenzraum dar, siche A.8.3.

4.2 Bereichswachstumsverfahren

Das Bereichswachstumsverfahren (engl. region-growing, seeding) ist ein méchtiges Ver-
fahren zum Segmentieren von Bilddatensétzen. Zunéchst erfolgt die Auswahl von Keim-
punkten (engl. seedpoints) oder -regionen, die als Ausgangspunkt(e) fiir eine Segmen-
tierung dienen. Alle iibrigen Bildpunkte werden als nicht-regionenzugehorig markiert.
Ausgehend von den Keimpunkten werden alle benachbarten Bildpunkte (fiir Nachbar-
schaftsdefinitionen siehe 5.1) gepriift, ob sie den Wachstumsbedingungen (engl. growing
conditions) geniigen und somit der Region hinzugefiigt werden koénnen. Als Wachs-
tumsbedingung kann ein einfacher Schwellenwert (engl. threshold) gewéhlt werden. Es
werden dann alle Bildpunkte oberhalb bzw. unterhalb des Schwellenwertes der Region
hinzugefiigt. Dariiber hinaus lassen sich aber auch beliebig komplexe Wachstumsbedin-
gungen formulieren. Das Finden der “richtigen” Wachstumsbedingungen fiir die jeweilige
Problemstellung ist der wesentliche Punkt in der Entwicklung eines Bereichswachstums-
verfahrens. Das Verfahren bricht ab, wenn kein weiterer Bildpunkt der Region mehr
hinzugefiigt werden kann. Die Implementierung eines Bereichswachstumsverfahrens ist
als C++-Quellcodebeispiel in B.1.2 zu finden.

Beispiel. Der Tracheobronchialbaum kann als ein mit Luft gefiilltes Rohrensystem an-
gesehen werden (siehe 1.1.2). Es ist daher nahe liegend ein Bereichswachstumsverfahren
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an einem Punkt innerhalb des Systems zu starten und alle angrenzenden Luftvoxel der
Region hinzuzufiigen. Als Luft seien alle Voxel im CT-Werte-Bereich [—1024, —950]
HE angenommen. Als Keimpunkt dient ein beliebiger Bildpunkt mit CT-Wert < —950
HE innerhalb der Trachea, als Nachbarschaftssystem wird Nog gewéhlt. Abb. 4.4 zeigt
das Segmentierungsresultat fiir diesen schwellenwertbasierten Bereichswachstumspro-
zess fiir einen CT-Datensatz. Der Algorithmus ist in das Lungenparenchym ausgelau-
fen. Dies ist ein bekanntes, hidufig vorkommendes Problem [JTSO05]. Die Ursache ist
die sehr diinne Bronchialwand und die Ahnlichkeit der Textur innerhalb des Lumens
und innerhalb des Lungenparenchyms. Dies gilt insbesondere fiir COPD-Patienten mit
ausgepragter emphysematischer Komponente, da der CT-Wert des Lungenparenchyms
fiir diese im Allgemeinen gemindert ist [UMS*, BWLO01]. Wird nun die Darstellung
der Wand durch Bildrauschen oder durch Partialvolumeneffekte gestort, so kann das
Bereichswachstumsverfahren in das Lungenparenchym iiberspringen.

Abbildung 4.4: Resultat eines Bereichswachstumsverfahrens mit Schwellenwert —950
HE. Das Verfahren ist grofiflichig in das Lungenparenchym ausgelaufen. (100 mAs, 140
kV, 1.25 mm, 1.0 mm, 0.80 mm, B40f, Siemens Volume Zoom)
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4.3 Landmarksuche

Mochte man zusammenhingende Strukturen in CT-Datensétzen mit Hilfe eines Be-
reichswachstumsverfahrens segmentieren, werden zunéchst einzelne Keimpunkte (Land-
marks) innerhalb der zu segmentierenden Struktur benétigt. Die Landmarksuche wird
im Folgenden am Beispiel der Suche eines Voxels innerhalb der Trachea beschrieben.
Dieser Landmark wird dann als Startpunkt fiir die Segmentierung des Tracheobronchi-
albaums benutzt. Die Suche nach der Trachea wird auf den “oberen” Schichten eines
Datensatzes durchgefiihrt. Die oberen Schichten eines CT Datensatzes konnen mit Hil-
fe des DICOM-Tags “Slice Location” im Header der DICOM-Files bestimmt werden?.
Zunichst wird der Patientenkdrper in dem CT-Bild segmentiert. Der Suchraum fiir
die Trachea kann auf die Kérperregion limitiert werden. Abb. 4.5 zeigt den Ablauf der
Korperdetektion.

- s

3 4

- - "
"

(a) (b)

Abbildung 4.5: (a) Die verschiedenen Stufen der Koérperdetektion: 1. Ausgangsbild.
2. Markieren der Korperrandvoxel. 3. Dilatation (siehe 5.2.1) der Kérperrandvoxel mit
einem 5 x 5 Fenster als Strukturelement. 4. Nach einem Region-Growing innerhalb
der Korperrandvoxel. Die Korperregion ist grau markiert. (b) Maske fiir die Suche der
Trachea innerhalb des Kérpers. Abbildung aus [WAB*03].

Um die Trachea zu identifizieren wird die in Abb. 4.5b gezeigte Maske verwendet.
In einem 5 x 5-Fenster um ein Voxel wird gepriift, ob der durchschnittliche CT-Wert
< 50 HE’ ist (schwarzes zentrales Quadrat Abb. 4.5b) - ob das Fenster aus reiner Luft
besteht. In einer gelochten Umgebung (grauer Bereich in Abb. 4.5b) wird bestimmt,
ob alle Voxel > 750 HE’ liegen (Gewebe, definitiv nicht Luft). Falls beide Bedingungen
erfiillt sind, wird ein 2-dimensionaler schwellenwertbasierter Bereichswachstumsalgo-
rithmus gestartet (Schwellenwert -800 HE). Resultiert der Wachstumsprozess in eine
Fliche zwischen 52 x m#mm? und 152 x 7mm? 9 wird das initiale Voxel als Tra-
chealandmark benutzt. Der Algorithmus stoppt, falls ein Punkt innerhalb der Trachea
identifiziert werden konnte oder falls kein brauchbarer Bildpunkt auf den ersten “obe-
ren” 25 mm des Datensatzes gefunden wurde. Wurde eine 2-dimensionale Trachearegion
segmentiert, wird diese benutzt um das Rauschen im Datensatz zu bestimmen. Man
hat eine homogene Luftregion und kann mittels Varianzbestimmung eine Aussage iiber
das im Datensatz vorhandene Rauschen machen. Liegt das Rauschen oberhalb eines
Schwellenwertes, wird die Anwendung eines Gaufifilter vorgeschlagen.

Auf dhnliche, wissensbasierte Art und Weise werden weitere Landmarks fiir die linke
und rechte Lunge und im Mediastinum!! bestimmt - auf eine detaillierte Beschreibung

9Mehr zum DICOM-Standard in B.4.

0FEs wird ein maximaler Radius von 15 mm fiir die Trachea angenommen. 15 mm ist groBziigig ge-
wéhlt, fiir die Trachea ist in Tabelle 1.1 ein Durchmesser (Lumen und Wand) von 13-27 mm angegeben.

"Das Mediastinum kann grob als Raum zwischen den beiden Lungen (auch als Lungenfliigel oder
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des Vorgehens sei hier verzichtet.

4.4 Tracheobronchialbaumtracer

In [CHHYO01] wird ein 2-dimensionales Vorgehen zum Finden und Vermessen von Bron-
chien in axialen HRCT-Bildern beschrieben und in [MLB*03] wird ein Verfahren aus 2-
dimensionalen und 3-dimensionalen Modulen fiir die Segmentierung in MSCT-Datensétzen
vorgestellt. Im Folgenden wird ein, durch diese beiden Methoden motivierter, reiner
3-dimensionaler Algorithmus zum Segmentieren des Tracheobronchialbaums (Tracheo-
bronchialbaumtracer, TBT) vorgestellt. Grundlage des Tracheobronchialbaumtracers
ist ein Bereichswachstumsverfahren. Die automatische Landmarksuche aus 4.3 liefert
den notwendigen Keimpunkt innerhalb der Trachea. Dieser kann auch manuell gesetzt
werden, falls die Landmarksuche fehlschligt. Ausgehend von dem Keimpunkt wird dann
ein Bereichswachstumsverfahren gestartet. Als Nachbarschaftssystem wird die Nog ge-
wéihlt, da sich damit auch nur in der Diagonalen angrenzende Voxel dem Segmentie-
rungsresultat hinzufiigen lassen. Dies ermoglicht die Segmentierung sehr kleiner Bron-
chien oder das Uberbriicken von Stenosen'?. Ein Voxel wird nur als Lumenvoxel in
Betracht gezogen, falls das Voxel einen Wert < —775 HE besitzt. Zunéchst werden
folgende Wachstumsbedingungen gepriift:

1. Der Durchschnittswert in N3z oder N¢ < —950 HE (siehe Abb. 4.6a+b).
2. Kein CT-Wert > —900 HE in IVg.

Falls die Bedingungen erfiillt sind, wird ein Voxel als “BronchusL’” im Detektionsvolu-
men (siehe B.1.1) markiert. Die Bedingungen sind restriktiv ausgewihlt, dadurch ist ein
“Auslaufen” (engl. leaking out) der Segmentierung in das Lungenparenchym (fast) nicht
moglich. Mittels dieser Bedingungen werden Voxel innerhalb des Lumens der Trachea
oder der Hauptbronchien hinzugefiigt. Sind die Bedingungen nicht erfiillt, wird gepriift
ob das Voxel in einem kleineren Bronchus liegt. Die Uberlegung hinter der zweiten,
komplexeren Auswertung ist: ein Bronchus wird entweder in einer axialen, koronalen
oder sagittalen Schicht kreisformig bis elliptisch angeschnitten (siehe Abb. 4.6¢+d).
Falls ein Voxel innerhalb eines Bronchus liegt, dann ist es in einer der Ebenen in allen
Richtungen von Bronchialwand umgeben. Der Algorithmus priift nicht alle Richtungen,
sondern in jeder Ebene werden nur 8 regelmifig verteilte Strahlen ausgesendet (siche
Abb. 4.6e+f).

Auf jedem Strahl wird der maximale positive Gradient (grad;)i<i<g und der ma-
ximale CT-Wert (max;)i<i<s bestimmt. Um zu entscheiden, ob ein Voxel zum Bron-
chialbaum gehort oder nicht, wird ein Vorgehen dhnlich dem der diskreten ERS Trans-
formation, beschrieben in [CHHYO01], angewendet. Kurz gesagt wird gepriift, ob ein
Voxel im CT-Wertebereich von Luft liegt und in einer Ebene in allen Richtung von
Wand umgeben ist. Wiederum sind die Bedingungen so restriktiv ausgewihlt, dass ein
“Auslaufen” in das Lungenparenchym verhindert wird. Falls ein Voxel als Lumenvoxel
in einer Ebene identifiziert wird, wird es beziiglich der Ebene in der es identifiziert
wurde im Detektionsvolumen als “BronchusS” (sagittal), “BronchusC” (koronal) oder

Lungenhiilften bezeichnet), dem Sternum (Brustbein) und der Wirbelsiule angesehen werden. Im Me-
diastinum liegen das Herz mit den grofien Blutgefilen (Aorta, Vena Cava), Trachea und Osophagus.
2Hier: Einengung des Luftwegs, im Allgemeinen: Einengung eines Kanals.
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Abbildung 4.6: (a) N3y entspricht einem Wiirfel mit der Seitenldnge 3. (b) Ng Nach-
barschaft. In diesen beiden Strukturelementen werden die CT-Werte untersucht. (c)
Ein Bronchus in der axialen Ansicht. (d) Gleicher Bronchus wie in (c¢) in der koronalen
Ansicht als annéhernd runder Anschnitt. (e) Schematische Représentation eines Bron-
chus. Jeder Bronchus wird entweder in der sagittalen, koronalen oder axialen Ebene
annahernd kreisférmig oder elliptisch angeschnitten. Es werden 8 Strahlen ausgesandst.
Auf den dazugehorigen Profilen werden die CT-Werte untersucht. (f) Darstellung des
Gradienten und der CT-Werte in Richtung d;. Abbildung aus [WAB*03].

“BronchusA” (axial) markiert. Abb. 4.7a zeigt fiir einen Datensatz die als “BronchusL”
markierten Voxel, Abb. 4.7b das gesamte Ergebnis des Tracheobronchialbaumtracers.

Abbildung 4.7: (a) Visualisierung der als “BronchusL” markierten Voxel. (b) End-
resultat der Tracheobronchialbaumsegmentierung. (c) Tracheobronchialbaum mit seg-
mentierten Lungen. Abbildung aus [WABT03]. (100 mAs, 140 kV, 1.25 mm, 1.0 mm,
0.80 mm, B40f, Siemens Volume Zoom)
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Abb. 4.8 zeigt das Segmentierungsresultat fiir den Datensatz aus Beispiel 4.2, der
TBT ist nicht in das Lungenparenchym ausgelaufen.

Abbildung 4.8: Resultat des Tracheobronchialbaumtracers fiir den CT-Datensatz aus
Beispiel 4.2. Durch die restriktiv gew#hlten Wachstumsbedingungen wurde ein Auslau-
fen in das Lungenparenchym verhindert. Zum Vergleich ist links oben nochmals das
Segmentierungsergebnis mit dem einfachen schwellenwertbasierten Bereichswachstums-
verfahren abgebildet. (100 mAs, 140 kV, 1.25 mm, 1.0 mm, 0.80 mm, B40f, Siemens
Volume Zoom)

Beispiel. Abb. 4.9 zeigt weitere 3 Beispiele fiir erfolgreich mit der vorgestellten Me-
thodik segmentierter Tracheobronchialbdume. Die 3 CT-Scans wurden mit einer sehr
geringen Dosis von 40 mAs erstellt (low-dose CT, siehe 2.5.1). Bei Emphysem-Patienten
ist die Lungendichte teilweise oder groBfléichig verringert [UMS*, HABT06, AWH™ 04,
Bus06] - emphysematose Bereiche (dunkle Bereiche erniedrigter Dichte) sind auf den
koronalen Ansichten von CT2 und CT3 zu erkennen.
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CT3

Abbildung 4.9: 3 Beispiele fiir mit dem TBT segmentierte Tracheobronchialbdume.
In den 3 Datensétze wurde der Tracheobronchialbaum automatisch segmentiert. (a) In
der koronalen Reformation sind keine pathologischen Verinderungen zu erkennen. (b)
In der koronalen Reformation sind grofiere, dunkle Bereiche (Emphysem) zu erkennen.
(c) In der koronalen Reformation sind grofiflichige, dunkle Bereiche (Emphysem) zu
erkennen. (40 mAs, 140 kV, 1.25 mm, 1.0 mm, 0.78 mm, D, [-600/850], Philips Mx8000
IDT 16)
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4.5 Segmentieren und Separieren der Lungen

In Thorax-CT-Bildern kann der natiirlich vorhandene Kontrast zwischen den Lungen,
die iiber eine niedrige physikalische Dichte und somit niedrige Hounsfieldwerte verfiigen,
und den umliegenden Gewebearten mit weitaus hoheren Dichtewerten, zur Segmentie-
rung der Lungen genutzt werden. Es wurden schon von verschiedenen Gruppen Algo-
rithmen zur computerunterstiitzten Segmentierung von Thorax-CT-Bildern entwickelt.
In [HHRO1] wird ein schwellenwertbasierter Algorithmus zur Lungensegmentierung mit
anschliefender Trennung der beiden Lungen prisentiert. [SABO5] beschreibt eine Me-
thodik basierend auf einer Wasserscheidentransformation (engl. watershed transforma-
tion, siehe [LOPR97, S. 373 ff.]), ein nachtréigliches Separieren der Lungen ist hier
nicht mehr notwendig. Der im Folgenden vorgestellte Algorithmus bendtigt nur in sel-
tenen Fillen Benutzerinteraktion und basiert auf einem Bereichswachstumsverfahren.
Zur anschlieBenden Lungentrennung wird ein snakebasierter Algorithmus angewendet.

4.5.1 Segmentierung der Lungen

Auf der Basis von zuvor gefundenen Keimpunkten in beiden Lungen'?, wird das Lun-
genparenchym mit zwei schwellenwertbasierten Bereichswachstumsverfahren (Schwel-
lenwert: -500 HE!*) segmentiert. Dann werden morphologische Operatoren auf die als
Lunge markierten Bildbereiche angewendet. Wir betrachten die Segmentierung der Lun-
gen als bindres Volumen (siehe 5.1). Ziel ist es nun, Regionen die innerhalb der Lunge
liegen, aber nicht als Lunge durch das Bereichswachstumsverfahren markiert wurden
(z. B. Blutgefifle), der Segmentierung “Lunge” hinzuzufiigen. Dies wird durch zwei
morphologische Methoden erreicht:

1. Dilatation (siehe 5.2.1) der Segmentierung “Lunge” mit einem 3 x 3-Fenster als
strukturierendes Element.

2. Fiillen von Lochern (siehe 5.2.2), ein Loch ist definiert als Menge von Bildpunk-
ten, die nicht als Lunge markiert wurden und die nicht mit dem Bildrand direkt
verbunden sind.

Abb. 4.7c zeigt das Resultat der Lungensegmentierung fiir einen CT-Datensatz.

4.5.2 Separation der Lungen

Die Segmentierung der Lungen mit dem in 4.5.1 beschriebenen schwellenwertbasier-
ten Bereichswachstumsverfahren resultiert oftmals nicht in zwei getrennt segmentierte
Lungen, sondern in eine Lungenregion. Die Ursache ist ein Uberspringen des Bereichs-
wachstumsverfahrens von einer Lunge auf die andere. Hierfiir gibt es zwei Ursachen:
Zum einen kann das Bereichswachstumsverfahren iiber den Tracheobronchialbaum von
einer Lunge in die andere gelangen. Um dies zu verhindern, segmentiert man zuerst den
Tracheobronchialbaum und vergréfiert die Segmentierung mit einer Dilatation etwas -
somit dient er als “Trennschicht” zwischen der linken und rechten Lunge. Zum ande-
ren kann es zu Berithrpunkten zwischen der linken und der rechten Lunge kommen.

13Fiir eine beispielhafte fiir Landmarksuche siehe 4.3 .
MFiir die Segmentierung von Lungenparenchym werden in der Literatur oftmals Werte zwischen -200
und -500 HE vorgeschlagen (siehe z. B. [BWLO01]).
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Abb. 4.10 zeigt einen solchen Fall. Resultieren die beiden Bereichswachstumsverfahren
nicht in zwei Lungenregionen, wird der Algorithmus zum nachtréglichen Separieren der
Lungen angewendet.

il

(

Abbildung 4.10: (a) Original CT-Bild. (b) Alle Bildpunkte < —500 HE sind schwarz
dargestellt. Der Pfeil deutet auf die Stelle, an der sich die beiden Lungen beriihren.
Uber diese “Briicke” liuft ein Bereichswachstumsverfahren mit Schwellenwert —500 HE
von der einen Lunge in die andere. (¢) Die Snake hat sich zwischen die beiden Lungen
gelegt. (d) Mit Hilfe der Snake lassen sich die beiden Lungen wieder in rechts und links
trennen. (100 mAs, 140 kV, 1.25 mm, 1.0 mm, 0.80 mm, B40f, [-650/850], Siemens
Volume Zoom)
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Deformierbare Modelle

Dieser Abschnitt gibt eine kurze Einfiihrung in deformierbare Modelle. Das bekannteste
deformierbare Modell ist das unter dem Namen “Snakes” eingefithrte Modell von Kass
et al. [KWTS8S]. Eine diskrete Snake S der Linge n reprisentiert ein Bildobjekt mittels
seiner Konturen!®, S ist eine parametrisierte Konturfunktion im R?. Die Konturpunkte
oder Snakepunkte seien bezeichnet als:

V; = (St?l',yi), 1€ [O,Tl — 1] . (410)

Wie sich die Form der Snake in einem Bild veréndert wird von einer Energiefunktion
Esnake bestimmt:

n—1
Esnake = Z E(UZ) . (411)
=0

Die Gesamtenergie der Snake setzt sich aus der Summe der Energien der einzelnen Sna-
kepunkte £(v;) zusammen. Die Energie eines Snakepunktes £(v;) wird aus der internen
Verformungsenergie (engl. internal deformation energy) &;,:(v;) und der externen Bil-
denergie (engl. external image energy) E..+(v;) zusammengesetzt:

g(’UZ) = Emt(vi) + Eext(vi) . (412)

Um Snakes auf spezielle Bilder anzuwenden, miissen die internen und externen Ener-
gietherme auf die jeweilige Problemstellung angepasst werden. Die interne Energie wird
im Normalfall so gewéhlt, dass sie fiir glatte Konturverldufe minimal wird:

Eim(v1) = o [[o§|* + 8 []of]|* - (4.13)

a und (3 sind frei wihlbare Gewichtungsfaktoren. v; und v stehen fiir die diskrete
Approximationen der 1. bzw. 2. Ableitung der Snakekurve in v;:

2
o ||” ~ [lvi — viea|? (4.14)
2
HU;/H ~ lvict = 20 = viga || (4.15)
Die externe Energie héngt stark von der Problemstellung ab und kann so designed

werden, dass die Energie minimal wird, wenn sich die Snake in Intensitdtsextrema,
Kanten oder anderen Bildmerkmale von Interesse legt.

Snakebasierte Separation der Lungen

Zuniichst wird eine Bounding Boz'S um die schwellenwertbasierte Segmentierung der
Lungen berechnet. Dann wird die Snake auf einem CT-Bild (innerhalb der Bounding
Box) initialisiert. Dies geschieht auf der Basis eines zuvor gefundenen Landmarks im
Mediastinum zwischen den beiden Lungen'”. Ausgehend von diesem Landmark wird

15 Auch hier gilt, dass die theoretische Herleitungen bzgl. der Snake-Technik meist im Kontinuierlichen
durchgefiihrt werden und dann spiter eine Uberfithrung ins Diskrete erfolgt.

8 Unter einer “Boundig Box” versteht man einen Quader, der ein zu bearbeitendes Objekt umschreibt.
Verschiedene, das Objekt betreffende, Berechnungen miissen dann nicht mehr im ganzen CT-Volumen
durchgefiihrt werden, sondern kénnen auf die Bounding Box beschréinkt werden.

Riir eine beispielhafte fiir Landmarksuche siehe 4.3 .
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eine Linie zwischen den beiden Lungen aufgebaut. In jeder Zeile des Bildes wird ein
Snakepunkt erzeugt. Beim Initialisieren der Snakepunkte wird darauf geachtet, dass
der Abstand zu den beiden Lungen gleich ist. Ist kein Abstand zwischen beiden Lun-
gen vorhanden, wie beispielsweise in der durch den Pfeil in Abb. 4.10b dargestellten
Situation, wird der Snakepunkt in dieser Zeile auf das Pixel mit dem héchsten CT-Wert
gesetzt'®. Dann wird die Energie der Snake auf diesem CT-Bild minimiert. Wurde das
Energieminimum gefunden, werden die Snakepunkte in das angrenzende CT-Bild durch
dekrementieren bzw. inkrementieren des z-Koordinatenwertes der Snakepunkte, ver-
schoben. Als interner Energieterm wird (4.13) benutzt. Im Gegensatz zum klassischen
Snake-Modell ist die hier beschriebene Snake nicht geschlossen, d. h. es gilt:

Vo 7& Un—1 - (4.16)

Die Bewegung der Snakepunkte ist auf die Bewegung entlang der x-Achse (innerhalb
einer Bildzeile) eingeschrinkt. Dies verhindert das typische Zusammenschrumpfen ei-
ner Snake, das durch Gleichung (4.14) und dem Bestreben nach Energieminimierung
bewirkt wird. Als externe Bildenergie &..; definieren wir:

1
-7 ALung (Uz)

wobeil Apryng() ein Abstandsmafl bzgl. der Segmentierung “Lunge” bezeichnet und I()
den CT-Wert des Punktes v; beriicksichtigt. Die externe Energie ist so gewéhlt, dass
sie umso kleiner wird, je grofler der Wert fiir das Abstandsmafl und je hoher der CT-
Wert ist. Die Gewichtung der beiden Einflussgrofien kann iiber die Faktoren v und o
beeinfluBft werden. Zum Minimieren der Gleichung (4.12) wird ein sogenannter Greedy
Algorithmus eingesetzt. Iterativ wird jeweils die Energie der Punkte v; minimiert: In
einem Iterationsschritt wird zunéchst vy auf die Position mit der niedrigsten Energie
E(vg) gesetzt, danach wird dies fiir alle folgenden Snakepunkte gemacht. Die iterative
Minimierung wird abgebrochen, wenn ein Energieminimum (Energieinderung kleiner
einem gewéhlten €) oder eine maximale Iterationenanzahl erreicht wird. Der Greedy-
Algorithmus fiithrt relativ schnell zu einer Losung, kann aber in lokalen Minima hén-
genbleiben.

Eeut(V;) +01(v;), (4.17)

Beispiel. Betrachten wir wieder die 3 CT-Scans aus Beispiel 4.4. Die gerenderte Dar-
stellung der Lungen- und Tracheobronchialbaumsegmentierungen ist in Abb. 4.11 ab-
gebildet. Fiir CT2 und CT3 lieferten die beiden Bereichswachstumsverfahren auf der
Basis von Keimpunkten in den beiden Lungen zwei getrennte Lungen. In CT1 wurde
die Lungentrennung durch den snakebasierten Ansatz vollzogen. Ubereinstimmend mit
dem rein optischen Eindruck, den man schon aus den koronalen Ansichten in 4.4 ge-
winnen konnte, ist die mittlere Lungendichte (MLD) fiir CT1 mit -797 HE am hochsten
(links: -793 HE, rechts: -799 HE), fiir CT2 erhélt man fiir die MLD -816 HE (links: -813
HE, rechts: -818 HE) und fiir CT3 -856 HE (links: -855 HE, rechts: -857 HE).

4.6 Anmerkung zur Literatur

Die Informationen in diesem Kapitel wurden im wesentlichen, insofern nicht auf ande-
re Literaturquellen verwiesen wurde, aus [Jai89], [LOPR97] und [J&h97] entnommen.

8Das Pixel in dieser Zeile darf zusitzlich einen festgelegten Abstand (/~ 8mm) zum Vorgingerpixel
nicht iiberschreiten.
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Abbildung 4.11: In CT1 war die MLD -797 HE, in CT2 -816 HE und in CT3 -856
HE. (40 mAs, 140 kV, 1.25 mm, 1.0 mm, 0.78 mm, D, Philips Mx8000 IDT 16)

Weiterfiithrende Literatur zum Thema Snakes: [KWTS88|, [Hor99], [Ste04].

Teile dieses Kapitels wurden schon in [WABT03] versffentlicht. Gut dokumentierte
Ergebnisse mit den hier vorgestellten Segmentierungsalgorithmen sind u. a. in folgenden
medizinischen Publikationen zu finden: [LZLW07], [LLZU'06], [ZLW106], [HAB"06],
[Bus06], [ZLET05], [AWH™04]. Auf der Grundlage der Segmentierungen von Tracheao-
bronchialbaum und der Lungen erfolgt in diesen Publikationen im Schwerpunkt eine
Quantifizierung emphysematoser Bereiche in den Lungen. Das hierfiir entwickelte Mo-
dul ist Teil der Software yacta (siche B.1.3).
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Kapitel 5

Morphologische Bildverarbeitung

Unter mathematischer Morphologie (MM) kann die Theorie zur Analyse rdumlicher
Strukturen verstanden werden. Man spricht von Morphologie, da das Ziel die Analyse
der Form von Objekten ist. In diesem Kapitel werden morphologische Operationen vor-
gestellt, die es erlauben das voxelbasierte Segmentierungsergebnis des vorangegangenen
Kapitels zunéchst in eine Skelettdarstellung und dann in einen mathematischen Gra-
phen zu iiberfithren. Dies ist notwendig, da die voxelbasierte Darstellung des Tracheo-
bronchialbaums nicht ausreicht, um die nachfolgende Analyse des Baumes durchfiithren
zu konnen. Im ersten Abschnitt werden einige grundlegende morphologische Begrif-
fe eingefiihrt. Es folgt die Darstellung zentraler Operationen wie Erosion, Dilatation,
Opening und Closing. Im anschliefenden Abschnitt wird ein Skelettierungsverfahren
zur Findung der Mittelachse eines 3-dimensionalen Objektes vorgestellt. Abschlielend
wird die Ubertragung des Skelettierungsresultates in einen mathematischen Graphen
behandelt.

5.1 Grundlagen

Mochte man komplexe Bildanalyseprobleme 16sen, so ist es oft nétig das Gesamtpro-
blem zunéchst in kleinere Teilprobleme zu zerlegen. Diese Teilprobleme lassen sich dann
moglicherweise mit schon bekannten Algorithmen bearbeiten - und somit wire das Ge-
samtproblem durch eine Kombination bekannter Algorithmen losbar. Im vorangegan-
genen Kapitel wurde ein Algorithmus zum Segmentieren des Tracheobronchialbaums in
MSCT-Daten vorgestellt. Ein weiteres grofles Feld von méchtigen Bildverarbeitungsal-
gorithmen stellt die morphologische Bildverarbeitung dar. Ein wichtiger Anwendungs-
bereich fiir morphologische Methoden ist die Anwendung auf schon vorhandene Seg-
mentierungsergebnisse - mit diesem Anwendungsbereich werden wir uns im Folgenden
beschéftigen. Zunéchst werfen wir einen Blick auf die diskrete Geometrie, die meisten
Begriffe werden im 2-Dimensionalen eingefiihrt, ein Uberfiihren in eine andere Dimen-
sionalitdt ist meist problemlos méglich.

Nachbarschaften. Sei p = (x1,...,x,) € Z". Wichtige und h#ufig benutzte Nachbar-
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Abbildung 5.1: (a) Direkte Nachbarn in der 2-dimensionalen diskreten Topologie.
(b) Direkte und indirekte Nachbarn in der 2-dimensionalen diskreten Topologie. (c)
Direkte Nachbarn in der 3-dimensionalen diskreten Topologie. (b) Direkte und indirekte
Nachbarn in der 3-dimensionalen diskreten Topologie.

schaften in der 2-dimensionalen (n = 2) diskreten Topologie sind:

Ny(p) = {p' € Z?| Z |xl — xﬂ = 1} und Nj(p) = Na(p) U{p}, (5.1)
1=1..2
Ns(p) = {p’ € 27| max |z; — af| = 1} und Ng(p) = Ns(p) U{p} .  (5.2)

Wichtige und h#ufig benutzte Nachbarschaften in der 3-dimensionalen (n = 3) diskreten
Topologie sind:

Ne(p) = {p’ €Z?| > |z —aj| = 1} und Ng (p) = Ne(p) U{p} ,  (5.3)

i=1.3
Nog(p) = {:c’ €z max |xz - CC” = 1} und Nyg(p) = Nog(p) U {p} . (5.4)

Abb. 5.1 zeigt die wichtigsten 4 Nachbarschaftssysteme fiir n = 2,3. Die durch
N4(p) und Ng(p) definierten Punkte werden als direkte Nachbarn von p bezeichnet, die
iibrigen als indirekte Nachbarn. In dieser Arbeit kommen lediglich die Fille n € {2,3}
vor!. Liegt ein Punkt ¢ in der Nachbarschaft N,,(p) des Punktes p, so bezeichnet man
die Punkte p und ¢ als m-benachbart.

Binirbilder. In einem (diskreten) bindren Bild f hat jeder Bildpunkt den Wert 0
(weiler Punkt) oder 1 (schwarzer/grauer Punkt), je nachdem ob er zum Bildhintergrund
oder zum Objekt gehort. Formal 148t sich dies wie folgt beschreiben:

f:DyCZ" — {0,1} . (5.5)
Ein binéres Bildobjekt B (Vordergrundobjekt) 148t sich dann notieren als:
B={peDsl|flp)=1}. (5.6)

Z" \ B = B wird als Bildhintergrund (Hintergrundobjekt) bezeichnet.

m-Pfad. Ein m-Pfad der Lénge n ist eine Folge von Punkten (p; € B|0 <i <mn),
wobei jeder Punkt p; des Pfades zu seinem Vorginger p;_; m-benachbart ist?.

IStatt p = (z1, ..., zn) konnten wir deshalb auch, im Einklang mit den vorangegangenen Kapiteln,
p = (i,7) oder p = (i, j, k) schreiben. Die Nachbarschaftsdefinitionen lassen sich jedoch mit der Index-
schreibweise schoner schreiben.

’Die Pfadlinge ist um 1 geringer als die Anzahl der Punkte, die den Pfad bilden.
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Abbildung 5.2: Die grauen Pixel stellen das Bildobjekt, eine 8-zusammenhéngende
diskrete Linie, dar. Die weilen Hintergrundpixel werden durch die graue Linie in zwei
4-zusammenhédngende Hintergrundobjekte geteilt.

Grauwertbilder. Ein (diskretes) Grauwertbild f ist eine Abbildung einer Untermenge
von Z™ auf eine begrenzte Menge oder eine endliche Folge von natiirlichen Zahlen die
als Grauwerte kodiert dargestellt werden. Formal 148t sich dies wie folgt beschreiben:

f:Df C Zn—>Wf C Nop. (5.7)
Offensichtlich ist ein Binérbild ein Spezialfall eines Grauwertbildes, ebenso ein CT-Bild.

Graph eines Bildes. Sei f ein diskretes Grauwertbild und sei p € Dy. Der Graph G
eines Bildes f ist die Menge der Punkte g = (p, f(p)) € Dy x Wy C Z"™ x No:

G(f)=A{a=(p,f()) |p € Dy} . (5.8)

Der Graph eines Bildes wird oft auch als Intensitdtsoberfiiche, Hihenprofildarstellung
oder topologisches Relief bezeichnet. Ein Beispiel fiir ein topologisches Relief ist die
Darstellung des gescannten Rohrchens auf der Titelseite dieser Arbeit.

m~Zusammenhang eines Bildobjektes. Zwei Punkte p und q eines Bildobjektes B
heilen m-zusammenhéngend, falls es einen m-Pfad in B gibt, der die beiden Punk-
te p und ¢ verbindet. Eine m-zusammenhingende Menge von Objektpunkten wird
als Zusammenhangskomponente bezeichnet. Ein Bildobjekt kann aus mehreren Zusam-
menhangskomponenten bestehen. Der Begriff der Zusammenhangskomponente ist ein
wesentlicher Begriff zum Beschreiben der topologischen Struktur eines Objekts. Ein
wichtiges Konzept innerhalb der diskreten Geometrie ist die Verwendung unterschied-
licher Zusammenhangsrelationen fiir Objekt- und Hintergrundpunkte. Abb. 5.2 zeigt
eine graue Punktmenge, die man intuitiv als (diskrete) Linie auffait. Betrachte man
die grauen Pixel als 8-zusammenhéngendes Bildobjekt, so wird der weifle Bildhinter-
grund in zwei 4-zusammenhéingende Zusammenhangskomponenten getrennt - die in-
tuitiv gewiinschte und sinnvolle Interpretation der Pixel wird so erreicht. Betrachtet
man die grauen Pixel als 4-zusammenhéngendes Bildobjekt, so zerfillt es in 4 Zusam-
menhangskomponenten. Der weifle Hintergrund als 8-zusammenhéngenden aufgefasst,
bleibt durch die grauen Pixel ungetrennt. Die einzig konsistente Regel fiir das Ar-
beiten im diskreten Pixelgitter ist, die Bildobjekte als 8-zusammenhéngend, und den
Hintergrund als 4-zusammenhéingend zu betrachten [Soi98, S. 31]. Im 3-Dimensionalen
werden Vordergrundobjekte entsprechend als 26-zusammenhéngend und Hintergrund-
objekte als 6-zusammenhéngend aufgefafit. Allgemein fassen wir Vordergrundobjekte
als m-zusammenhéngend und Hintergrundobjekte als n-zusammenhéngend auf.
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Abbildung 5.3: Klassisches Beispiel fiir einen Homdomorphismus: Ein Donat ist ho-
moomorph zu einer einhenkeligen Kaffeetasse.

Randpunkt. Ein Objektpunkt eines Bildobjektes B heifit Randpunkt falls in Ny, (p)
mindestens ein Hintergrundpunkt liegt, d. h. wenn |Nn (p) N B| > 1.

Endpunkt. Ein Objektpunkt eines Bildobjektes B heifit Endpunkt falls in N,,(p) ge-
nau ein weiterer Objektpunkt liegt, d. h. wenn |N,,(p) N B| = 1.

Isolierte Punkte. Ein Punkt p eines Bildobjektes B wird als isolierter Punkt bezeich-
net, wenn in NV, (p) kein weiterer Punkt des Bildobjektes liegt, d. h. wenn | N, (p) N B| =
0.

Topologie. Die Topologie untersucht die Eigenschaften geometrischer Korper (d. h.
topologischer Réume), die durch Verformungen mit Homdomorphismen?® nicht ver#in-
dert werden. Das klassische Beispiel fiir einen Homdomorphismus ist die Abbildung ei-
nes Donuts (entspricht einem Torus) auf eine einhenkelige Kaffeetasse (sieche Abb. 5.3)
- die topologische Struktur bleibt unveréndert [Wik07e]. Neben dem Begriff der Zu-
sammenhangskomponente sind Hohlrdume und Henkel wichtige Eigenschaften eines
Objekts, die seine Topologie beschreiben. Hohlriume sind Hintergrundkomponenten,
die komplett von dem Vordergrundobjekt umschlossen sind, d. h. es gibt keinen n-
zusammenhéngenden Pfad zum Bildrand (bzw. Volumenrand). Ein Henkel ist ein Tun-
nel durch ein Objekt, wie der Henkel einer Kaffeetasse oder das Loch im Donut.

5.2 Zentrale morphologische Operatoren

Mittels morphologischer Operatoren sollen relevante Bildstrukturen extrahiert werden.
Dies kann durch das sogenannte Proben des bindren Bildes mit einer bekannten Menge
(Maske, Template), die struktierendes Element (SE) genannt wird, erreicht werden. Hat
man beispielsweise eine Segmentierung eines Objektes die durch Bildrauschen fehlerhaft
ist, kann diese Segmentierung nachtréglich durch geeignete morphologische Operatoren
verbessert werden. Die Erosion und die Dilatation stellen die Grundlage vieler mor-
phologischer Operatoren dar. Die Definitionen der morphologischen Operatoren lassen
sich so erweitern, dass diese direkt auf Grauwertbilder anwendbar sind. In dieser Arbeit
begniigen wir uns mit der Anwendung auf binére Bilder.

5.2.1 Erosion und Dilatation

Erosion. Bei der Erosion wird gepriift ob ein strukturierendes Element vollstéindig in
eine zu strukturierende Ausgangsmenge passt. Ist dies der Fall, so wird der Bezugs-

3Ein Homdomorphismus ist eine bijektive, stetige Abbildung zwischen zwei Objekten, deren Um-
kehrabbildung ebenfalls stetig ist.
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(a) (b) (c) (d)

Abbildung 5.4: (a) Ein Quadrat als strukturiendes Element. Der Bezugspunkt ist
schwarz hinterlegt. (b) Die zu strukturierende Menge. (¢) Ergebnis der Erosion. Die
aus der Menge geloschten Punkte sind grau hinterlegt. Die kleine Teilkomponente der
Menge ist komplett verschwunden, da das SE nicht vollstéindig hineingepasst hat. (d)
Einfarbiges Endergebnis.

Il

(a) (b) (c) (d)

Abbildung 5.5: (a) Ein Quadrat als SE. Der Bezugspunkt ist schwarz hinterlegt. (b)
Die zu strukturierende Menge. (c¢) Ergebnis der Dilatation. Die der Menge hinzugefiig-
ten Punkte sind grau hinterlegt. Die kleine Teilkomponente ist mit der gréfieren Menge
verschmolzen. (d) Einfarbiges Endergebnis der Dilatation.

punkt des SE der Ergebnismenge hinzugefiigt. Abb. 5.4 veranschaulicht das Vorgehen
im 2-Dimensionalen?. Kleine Teilkomponenten der Ausgangsmenge kénnen komplett
verschwinden. Die erodierte Menge ist eine Untermenge der Ausgangsmenge.

Dilatation. Das Gegenstiick zur Erosion bildet die Dilatation. Es wird gepriift ob
ein SE beim Verschieben iiber das gesamte Bild die zu erweiternde Ausgangsmenge
beriihrt. Ist dies der Fall, wird der Bezugspunkt des SE der Menge hinzugefiigt. Abb. 5.5
veranschaulicht die Auswirkungen einer Dilatation im 2-Dimensionalen auf die schon
aus Abb. 5.4 bekannte Ausgangsmenge. Kleinere Locher kénnen geschlossen werden,
Teilkomponenten der Ausgangsmenge konnen verschmelzen. Die dilatierte Menge ist
eine Obermenge der Ausgangsmenge.

4Bemerke: Die in diesem Beispiel als “Rand” markierten Bildpunkte entsprechen nicht der zuvor
gemachten Randdefinition aus 5.1. Dies liegt an der Wahl des SE, um der Randdefinition zu geniigen
miisste das SE einem Kreuz (Nj()) entsprechen.
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5.2.2 Offnung und SchlieBung

Wendet man die Erosion auf ein Segmentierungsergebnis an, um beispielsweise Rauschar-
tefakte zu beseitigen, dann verschwinden zwar kleine ungewollte Strukturen, grofle ge-
wollte Strukturen werden aber auch verkleinert. Um diesen Verkleinerungseffekt zu
korrigieren, kann eine morphologische Offnung angewendet werden. Wendet man auf
der anderen Seite die Dilatation auf ein Segmentierungsergebnis an, um beispielsweise
kleinere Locher zu fiillen, steht man vor dem Problem, dass das Endergebnis vergro-
Bert wurde. Um diesen VergroBerungseffekt zu korrigieren kann eine morphologische
Schlieffung angewendet werden.

Morphologische Offnung. Unter der morphologischen Offnung versteht man die Hin-
tereinanderausfithrung einer Erosion und einer Dilatation mit dem gleichen SE. Abb 5.6
zeigt das Wirken einer Offnung. Aus der schon aus Abb. 5.4 bekannten Ausgangsmenge
wurden 3 Pixel im Inneren entfernt, dann wurde ein morphologisches Offnen durchge-
fithrt. Die geoffnete Menge ist eine Untermenge der Ausgangsmenge.

| |
L] I

- -

(e) (f)

Abbildung 5.6: (a) Ein Quadrat als strukturierendes Element (SE). Der Bezugspunkt
ist schwarz hinterlegt. (b) Die zu strukturierende Menge. (¢)+(d) Ergebnis der Erosion.
Die der Menge weggenommenen Punkte sind grau hinterlegt. Die kleine Teilkomponente
der Menge ist nun verschwunden. (e)+(f) Endergebnis nach abschlieender Dilatation.

Morphologisches Schlieflen. Unter dem morphologischen Schlieflen versteht man
die Hintereinanderausfithrung einer Dilatation und einer Erosion mit dem gleichen SE.
Abb 5.7 zeigt das Wirken einer Schlieflung auf die schon aus Abb. 5.6 bekannte Aus-
gangsmenge. Die geschlossene Menge ist eine Obermenge der Ausgangsmenge.

Fiillen von Hohlridumen. Hohlrdume (im 2-Dimensionalen auch als Ldcher bezeich-
net) eines Binédrobjektes sind Teilmengen, die komplett von dem Binérbild umschlossen
sind, aber nicht zu diesem gehoren. Ein Bildpunkt gehort zu einem Loch eines Objektes,
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(e) (f)

Abbildung 5.7: (a) Ein Quadrat als strukturiendes Element (SE). Der Bezugspunkt
ist schwarz hinterlegt. (b) Die zu strukturiende Menge. (c) Ergebnis der Dilatation.
Die der Menge hinzugefiigten Punkte sind grau hinterlegt. Die kleine Teilkomponente
der Menge ist nun mit der groferen Menge verschmolzen. (e)+(f) Endergebnis nach
abschlieflender Erosion.

falls es keinen diskreten Weg von diesem Bildpunkt durch das Bild zum Bildrand gibt,
ohne das Objekt zu schneiden. Das Fiillen von Lochern 148t sich effizient implementie-
ren, indem man mittels eines Bereichswachstumsverfahrens alle Bildpunkte auflerhalb
des Objektes, ausgehend vom Bildrand, als nicht-regionenzugehorig markiert. Alle Bild-
punkte, die weder zum Bildobjekt gehoéren noch als nicht-regionenzugehorig markiert
sind, miissen dann zwangslaufig zu einem Loch gehoren und kénnen dem Objekt hin-
zugefiigt werden. Gegeniiber dem morphologischen Schlieffen hat dieser Ansatz den
Vorteil, dass die Abhéngigkeit von dem gewéhlten SE wegfillt. Sind nur kleine Locher,
beispielsweise durch Rauschen verursacht, zu schlielen, so liefern beide Ansétze, das
Fiillen von Hohlrdumen und das morphologische Schlieffen, dhnliche Resultate.

5.3 Skelettierung

Die Skelettierung ist ein Verfahren zur Formanalyse von bindren Objekten. Das so-
genannte Skelett eines Objektes erhilt man beispielsweise durch Verdiinnen der Ob-
jektpunktmenge. Es gibt zahlreiche verschiedene formelle Definitionen fiir das Skelett
einer euklidischen Menge (siehe [S0i98, S. 142 ff.]). Statt Skelett und Skelettierung
lieft man h#iufig die Ausdriicke Mittelachse und Mittelachsentransformation. Der in-
nerhalb dieser Arbeit entwickelte und verwendete Algorithmus ist eine Simulation der
sogenannten Grasfeuerausbreitung im euklidischen Raum. Man stelle sich ein binéres
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Objekt als Grasfliche vor. Am Rand der Fliache wird ein Feuer entziindet, dieses brei-
tet sich mit einer einheitlichen Geschwindigkeit in der Flédche aus. Die Mittelachse oder
das Skelett ist dann die Menge von Punkten, an denen sich die Feuerfronten treffen.
Der im Folgenden vorgestellte Algorithmus ist ein sequentieller, topologieerhaltender®
Ausdiinnungsalgorithmus, hauptséchlich angelehnt an [PSBT01] und [Sel99).

Wir betrachten ein 3-dimensionales Objekt als eine 26-zusammenhéngende Voxel-
menge. Der Objekthintergrund wird 6-zusammenhéngend betrachtet. Wir bezeichnen
die Menge der Zusammenhangskomponenten eines Objekts B mit C(B), die Menge der
Hohlrdume mit H(B) und die Menge der Tunnels mit 7 (B). Die Euler-Charakteristik®
ist in der Topologie eine Kennzahl fiir Objekte. Die Euler-Charateristik von B ist defi-
niert durch:

x(B)=C(B)+H(B)—-T(B). (5.9)
Objekte, die unter topologischen Gesichtspunkten als gleich angesehen werden, haben
dieselbe Euler-Charakteristik. Man bezeichnet die Euler-Charakteristik deshalb als to-
pologische Invariante. Ein Torus hat beispielsweise die Euler-Charakteristik 0, genau
wie die einhenkelige Kaffeetasse, ein zusammenhéingendes Objekt ohne Tunnel und
Hohlraum die Euler-Charakteristik 1, und eine hohle Kugel die Euler-Charakteristik 2.
Die Hauptanforderung, die wir an eine Skelettierung stellen ist, dass die Topologie des
skelettierten Objekts nicht verdndert wird. Das Skelett muss die gleiche Anzahl von
Komponenten, Hohlrdumen und Tunnels enthalten wie das dazugehorige Ausgangsob-
jekt. Im vorangegangenen Abschnitt wurde gezeigt, dass eine einfache Dilatation oder
ein morphologisches Offnen nicht topologieerhaltend ist - in den Beispielen zu diesen
Methoden sind Zusammenhangskomponenten verschwunden.

Einfache Punkte nach Morgenthaler. [Mor81] Ein Punkt p € B C Z3 heifit genau
dann einfach (engl. simple point), falls die Wegnahme des Punktes p die Topologie von
B nicht veréndert, d. h. falls folgende Bedingungen erfiillt sind:

[C(B N Nag(p))| = IC (BN Nyg(p))| (5.10)
|C(B N Nag(p))| = |C (BN N3s(p))| (5.11)
X(B N Nag(p)) = x(B N Nig(p)) - (5.12)

Im Laufe der Zeit wurden weitere Charakterisierungen von einfachen Punkten ent-
wickelt, eine Zusammenstellung ist in [Ba] zu finden. Erwihnt sei hier noch die Cha-
rakterisierung von Lee et al., die zu der Morgenthalerschen dquivalent ist:

Einfache Punkte nach Lee et al. . [LKC94] Ein Punkt p € B C Z3 heifit genau

dann einfach, falls die Wegnahme des Punktes p die Topologie von B nicht verdndert,
d.h. falls folgende Bedingungen erfiillt sind”:

IC(B N Nyg(p))| =1, (5.13)

X(B N Nog(p)) = x(B N Nyg(p)) - (5.14)

*Topologicerhaltend bzgl. der Euler-Charakteristik. Der entwickelte Algorithmus ist aber kein Ho-
moomorphismus, da die nétige Bijektivitdt nicht gegeben ist.

®Benannt nach Leonhard Euler (1707-1783).

"Nur das Uberpriifen der zweiten Bedingung reicht nicht aus, man kann sich leicht Gegenbeispie-
le iiberlegen, bei denen die Wegnahme eines Voxels die Eulercharakteristik nicht verédndert, aber das
Objekt in zwei Zusammenhangskomponenten zerfillt. Die Eulercharakteristik bleibt erhalten, da gleich-
zeitig durch die Wegnahme des Voxels ein Tunnel erzeugt wird.
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Gleichung (5.13) 148t sich ausgehend von einem beliebigen Objektvoxel in Nag(p) mit
einem Region-Growing, wobei das Wachstum auf Nog(p) eingeschriankt wird, tiberprii-
fen. Ist die Anzahl der mit dem Region-Growing gefundenen Objektvoxel gleich der
gesamten Anzahl der Objektvoxel in Nog(p), so ist die Gleichung (5.13) erfiillt. Ob
sich die Euler-Charakteristik eines Objekts durch die Wegnahme eines Punktes &ndert
(5.14), 148t sich mit dem Verfahren von Lobregt ([LVG80], [Sel99, Anhang A]) effizient
berechnen.

Die Einfachheit eines Voxels liaBt sich rationell mittels Uberpriifung der beiden
Charakterisierungsgleichungen von Lee et al. ermitteln. Endpunkte sind per Defini-
tion einfache Punkte. Mochte man verhindern, dass Endpunkte geloscht werden und
Mittelachsen auf einen Punkt zusammenschrumpfen kénnen, so muss man zusétzlich
Endpunkte identifizieren. Dies bedeutet jedoch keinen Mehraufwand, da die Anzahl der
Objektvoxel in Nog(p) schon bei der Bestimmung der Einfachheit benstigt wird. Gilt
|Nim(p) N B| = 1, liegt ein Endpunkt vor.

Da wir die Topologie eines Objektes erhalten wollen, miissen eventuelle ungewoll-
te Hohlrdume im Objekt vor der Skelettierung geschlossen werden. Solche Hohlrdume
konnen beispielsweise beim Segmentieren des Tracheobronchialbaums in verrauschten
CT-Volumen entstehen. Wiirde man solche Hohlrdume nicht entfernen, wiirde ein to-
pologieerhaltender Skelettierungsalgorithmus eine 1-Voxel breite geschlossene Hiille um
diese Hohlrdume liefern. Zum Schliefen von Hohlréumen kann ein einfaches morpholo-
gisches Closing (siehe 5.2.2) oder der etwas aufwendigere Algorithmus zum Schlieflen
von Lochern (5.2.2) verwendet werden.

Die Mittelachsenbildung ist entscheidend von der Reihenfolge der Wegnahme von
Voxeln aus dem Bildobjekt abh#éngig. Ordnet man die Randvoxel nach der Anzahl der
Objektvoxel in der m-Nachbarschaft, und nimmt man zunéchst die Randvoxel mit den
meisten Objektvoxeln in der Nachbarschaft weg, dann wird die Entwicklung von Mit-
telachsen geférdert, da Randvoxel an den Ecken des Bildobjekts leicht zu Endpunkten
einer Mittelachse werden kénnen. Loscht man dagegen zunéichst die Randvoxel mit den
wenigsten angrenzenden Objektvoxeln, so wird die Bildung von Mittelachsen unter-
driickt. Abb. 5.8 zeigt die hier beschriebene mogliche Forderung bzw. Unterdriickung
von Skelettlinien anhand eines Beispiels.

Eine weitere Strategie ein einheitliches Schrumpfen des Bildobjektes zu erreichen,
ist die Definition von verschiedenen Randvoxeltypen. Je nachdem in welcher Richtung
ein Hintergrundvoxel an ein Randvoxel angrenzt, wird das Randvoxel als W-, E-, S-,
N-, U-, D-Randvoxel bezeichnet, siche Abb. 5.9. Durch einheitliches, richtungsbasiertes
Schrumpfen des Bildobjekts wird vermieden, dass beispielsweise bei einem 2 Voxel
breiten Objekt als Skelett eine Zick-Zack-Linie entsteht.

Schreibt man alle einfachen Randvoxel in eine Liste und beginnt sequenziell Rand-
voxel aus Liste und Bildobjekt zu loschen, so kann sich der Status, der in der Liste ver-
bleibenden nicht geldschten Voxel im Laufe des sequenziellen Loschens éndern. Einfache
Voxel konnen zu nicht-einfachen Voxeln werden, neue Mittelachsenendpunkte kénnen
entstehen. Aus diesem Grund miissen alle potentiell 16schbaren Randvoxel vor dem
eigentlichen Wegnehmen nochmals darauf gepriift werden, ob sie immer noch einfach
und keine Mittelachsenendpunkte sind (re-checking). Hat man die Liste der Randvoxel
einmal durchlaufen und léschbare Voxel aus dieser entfernt, so konnen in der Liste auch
Randvoxel, die beim ersten Durchlaufen noch den Status nicht-einfach hatten zu ein-
fachen Voxeln mutiert haben. Ein Beispiel hierfiir ist eine 1-Voxel dicke 2-dimensionale
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Abbildung 5.8: Die Mittelachsenbildung héngt von der Reihenfolge der Wegnahme
von Bildpunkten aus dem Bildobjekt ab. Nimmt man zunéchst die Punkte mit den
meisten Bildobjektpunkten in N,,() weg, dann wird die Bildung von Mittelachsen ge-
fordert. In der oberen Reihe ist dies illustriert. Randpunkte sind grau hinterlegt. Die
Randpunkte an den Ecken des Quadrats haben 3 Nachbarn, die iibrigen Randpunkte
haben 5 Nachbarn. Geht man umgekehrt vor, und nimmt zunéchst die Punkte mit den
wenigsten Bildobjektpunkten in N,,() weg (untere Abbildungsreihe), dann wird die
Mittelachsenbildung unterdriickt.

U
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Abbildung 5.9: Randvoxel werden als West-, East-, South-, North-, Up- und Down-
Randvoxel bezeichnet, je nachdem in welcher Richtung ein Hintergrundvoxel and das
Randvoxel angrenzt.

Ebene im 3-dimensionalen Raum: Voxel in der Mitte der Ebene sind zwar Randvo-
xel aber nicht-einfach, da ein Wegnehmen dieser Voxel einen Tunnel erzeugen wiirde.
Ein Auflésen der Ebene muss vom Rand her erfolgen. Deshalb wird die Randvoxelli-
ste nach einem Durchlaufen, falls sie nicht leer, aber kleiner geworden ist, neu sortiert
(re-ordering).

Der Skelettierungsalgorithmus

Beschreibung der sequentiellen Skelettierung des Bildobjekts B. Wegen der in der
MSCT oft vorkommenden, unterschiedlichen Auflésungen in z, y- und z-Richtung®,
wird die Wegnahme von Randvoxeln der Typen W, E; S und N und von den Typen
U und D von zwei gesonderten Iterationszihlern gemerkt, Az, y steht fiir den Pixelab-
stand in einer Bildschicht, Az fiir den Abstand zwischen zwei Bildern.

1. Initialisierung der Iterationszihler counterWESN = O und counterUD = O .
2. Hochzéhlen der Iterationszéihler:

(a) counterWESN = counterWESN +1

8Der Pixelabstand ist in der Regel geringer als der Schichtabstand.
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(b) falls ((counterWESN * Ax,y) > (counterUD * Az))
dann counterUD = counterUD +1 und updown = true
sonst updown = false

3. Alle Randvoxel (und somit potentiell 16schbare Voxel) des Bildobjekts B werden
sortiert in eine Liste L geschrieben. Erstes Sortierkriterium ist der Randvoxeltyp,
die verwendete Sortierreihenfolge ist: W, E, S, N, U, D. Randvoxel vom Typ U,
D werden nur in die Liste geschrieben falls updown == true. Alle Randvoxel des
gleichen Randvoxeltyps werden des weiteren nach der Anzahl der Objektvoxel in
der m-Nachbarschaft sortiert, die Sortierung kann aufsteigend (— Unterdriickung
von Mittelachsen) oder absteigend (— Foérderung von Mittelachsen) erfolgen.

4. Losche sequenziell aus der List L alle Randvoxel die einfach und keine Mittelach-
senendpunkte sind (Loschen mit re-checking).

5. Falls in 4. Voxel geloscht wurden, die Liste L aber nicht leer ist, wird die Liste
neu sortiert (re-ordering), dann Sprung zu 4. .

6. Falls das Bildobjekt B verédndert wurde, gehe zu 2., sonst fertig.

Beispiel. Abb. 5.10 zeigt die Skelettierung eines Wiirfels mit dem vorgestellten Algo-
rithmus. In Abb. 5.10a+b besteht der Wiirfel aus 1413 isotropen Voxeln. In Abb. 5.10c+d
ist der Wiirfel aus 1412 x 11 anisotropen Voxeln zusammengesetzt. In Abb. 5.10a wur-
de die Skelettierung mit der Einstellung “Unterdriickung von Mittelachsen” gestartet.
Das Skelett besteht aus 3 Voxeln, zentral im Wiirfel gelegen. Der Algorithmus stoppt
an dieser Stelle, da das zentrale Voxel nicht-einfach ist und die beiden angrenzenden
Voxel Mittelachsenendpunkte darstellen. In Abb. 5.10b wurde der Algorithmus mit der
Einstellung “Forderung von Mittelachsen® gestartet, an den 8 Eckpunkten des Wiirfels
entstehen somit Mittelachsenendpunkte. Die an den Eckpunkten startenden Mittelach-
sen treffen sich in dem zentralen Voxel des Wiirfels. In Abb. 5.10c wurde Mittelachsen-
bildung wieder unterdriickt, fiir den Wiirfel bestehend aus anisotropen Voxeln, liefert
die Methode das identischen Resultat wie in Abb. 5.10a. Dies wird durch die beschrie-
bene unterschiedliche Behandlung der Randvoxeltypen erreicht. In Abb. 5.10d fiihrt
das Fordern von Skelettlinien aufgrund der anisotropen Voxel dazu, dass die Skelett-
linien innerhalb der Schichten 2 bis 10 (der Wiirfel besteht aus 11 Schichtbildern) aus
mehreren Voxeln bestehen. In der MSCT verfiigt man (meist) iiber nahezu isotrope
Voxel, so dass ein direktes Anwenden des Skelettierungsalgorithmus auf die Bilddaten
moglich ist. Ist der Abstand zwischen den einzelnen Schichtbildern zu grof}, sollte ein
Resampling” der Daten durchgefithrt werden.

Stutzen des Skeletts. Unter dem Stutzen (engl. truncation) einer gegebenen Gré-
Be N des Skeletts versteht man das Entfernen von N Voxeln, ausgehend von jedem
Endpunkt des Skeletts.

5.4 Transformation des Skeletts in einen Graphen

Die Verzweigungsstruktur des Tracheobronchialbaums legt es nahe aus dessen Skelet-
tierungsergebnis einen mathematischen Graphen aufzubauen, um die Verzweigungs-

°D. h. man erzeuge isotrope Voxel.
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Abbildung 5.10: Ergebnisse der Skelettierung bei Unterdriickung der Mittelachsenbil-
dung im Falle von isotropen (a) und anisotropen Voxeln (c). Skelettlinien bei Férderung
der Mittelachsenbildung fiir isotrope Voxel (b) und anisotrope Voxel (d).

struktur abstrahiert widerzuspiegeln. Zunichst werden einige wichtige Grundbegriffe
aus der Graphentheorie eingefiithrt. Danach wird die Uberfithrung des Skeletts S eines
Tracheobronchialbaums in einen kreisfreien Graphen beschrieben.

5.4.1 Grundlagen der Graphentheorie

Graph. Ein Graph G ist ein Satz von Knoten P und Kanten K. Die Kanten verbinden
Paare von verschiedenen Knoten. G = (P, K).

Pfad. Ein Pfad ist eine Folge von Knoten, wobei jeder Knoten (aufler der erste) mit sei-
nem Vorginger mit einer Kante verbunden ist. Ein Pfad heifit einfach, falls alle Knoten
und Kanten des Pfades verschieden sind. Ein Kreis ist ein Pfad, dessen Anfangsknoten
mit dem Endknoten identisch ist.

Verbundener Graph. Ein Graph ist ein verbundener Graph, wenn es von jedem Kno-
ten des Graphen zu jedem anderen Knoten des Graphen einen Pfad gibt. Ein nicht ver-
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bundener Graph besteht aus einer Menge von verbundenen Komponenten, diese werden
als maximal verbundene Untergraphen bezeichnet.

Baum. Ein kreisfreier verbundener Graph wird als Baum bezeichnet, eine Menge von
Baumen bezeichnet man als Wald. Ein Knoten, der nur eine Kante besitzt wird als
Endknoten oder Blatt bezeichnet.

Gerichteter Graph. Hat eine Kante eine Richtung, d.h. verbindet sie einen Knoten
a mit einem Knoten b, aber nicht b mit a, so wird sie als gerichtete Kante bezeichnet.
Einen Graphen mit gerichteten Kanten bezeichnet man als gerichteten Graphen. Eine
Wurzel ist ein Knoten eines gerichteten Graphen von dem alle anderen Knoten erreicht
werden konnen. Ein gerichteter Baum wird auch als gewurzelter Baum bezeichnet.

Ein gewurzelter Baum entspricht definitionsgeméfl der Verzweigungsstruktur eines
Tracheobronchialbaums, wie in 1.1.2 beschrieben. Der “Startpunkt” der Trachea kann
als Wurzel des Baums angesehen werden

5.4.2 Transformation

Um mogliche falsche, kurze Skelettlinien, die in einem verrauschten Datensatz leicht
entstehen konnen, von der Transformation in einen Graphen auszuschliefSen, wird das
gesamte Skelett zundchst um eine fixe Gréfle N = 3 gestutzt. Durch das Stutzen kon-
nen eventuell einige einfache Voxel entstehen, deshalb ist ein erneutes “Skelettieren” des
gestutzten Skeletts notig, um neu entstandene einfache Voxel von diesem zu entfernen.
Stutzt man beispielsweise das in Abb. 5.11¢ abgebildete Skelett um 3 Voxel, ausgehend
von den beiden schwarz hinterlegten Endvoxeln, dann bleiben die beiden grau hin-
terlegten Verzweigungsvoxel iibrig: Einer der beiden grauen Voxel kann dann entfernt
werden, da er weder ein Endvoxel noch nicht-einfach ist. Weitere Konstellationen sind
einfach ausdenkbar.

Klassifikation der Skelettvoxel

Bekannte Verfahren klassifizieren ein einzelnes Skelettvoxel p anhand der Anzahl von
weiteren Skelettvoxeln in Nog(p) (fiir einen Uberblick siehe [Sel99][S. 76 ff.]). Die einzel-
nen Voxel des Skeletts S des Tracheobronchialbaums werden nach folgendem Schema
klassifiziert: Ein Skelettvoxel p € S wird als Endvozel markiert, falls:

|Nag(p) N S| = 1. (5.15)

Ein Skelettvoxel p € S wird als Kantenvozel markiert, falls:
’NQG(p) ﬂS’ =2. (516)
Ein Skelettvoxel p € S wird als Verzweigungsvozel markiert, falls:

|Nag(p) N S| > 3. (5.17)
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(a) (b) ()

Abbildung 5.11: (a)-(c) Beispiel fiir 3 verschiedene Verzweigungsmoglichkeiten. End-
voxel sind schwarz, Verzweigungsvoxel grau hinterlegt. Wie in (b) und (c) zu sehen,
kann eine Verzweigung aus mehreren Verzweigungsvoxeln (Verzweigungsvoxelmenge)
bestehen.

Erzeugung des Graphen

Es ist moglich, dass mehrere Verzweigungsvoxel nebeneinander liegen (siehe 5.11b+-c).
Aus diesem Grund werden alle 26-zusammenhéngende Verzweigungsvoxel zunéchst mit-
tels einem Bereichswachstumsverfahren zu einer Verzweigungsvoxelmenge V' zusam-
mengefasst!®. Fiir jede Verzweigungsvoxelmenge gilt: |[V| > 1. Der Graph wird nach
folgenden Regeln erzeugt:

e Jedem Endvoxel entspricht ein Knoten im Graphen.
e Jeder Verzweigungsvoxelmenge entspricht ein Knoten im Graphen.

e Aus den, als Kantenvoxel klassifizierten Voxeln, werden die Kanten mittels Be-
reichswachstumsverfahren gebildet.

Bestimmung der Hauptstruktur des Baumes

Als Wurzel des Baums wird der Knoten definiert, der die geringste euklidische Distanz
zum Landmark “Trachea” (siehe 4.3) aufweist. Dieser Knoten bekommt die Bezeich-
nung “Trachea” zugewiesen. Dann erfolgt eine Bereinigung des Graphen von eventuell
vorhandenen Kreisen. Jeder Knoten des Graphen darf nur eine hinfithrende Kante be-
sitzen. Um Knoten mit zwei oder mehr hinfithrenden Kanten zu identifizieren, wird eine
Breitensuche (engl. breadth first search, siehe [Sed02, S. 114 ff.]) im Graphen durch-
gefithrt. Die Breitensuche startet an der Wurzel des Baums. Wird ein Knoten, der
schon durch die Breitensuche markiert wurde, durch eine weitere hinfiihrende Kante
erreicht, so wird diese weitere Kante aus dem Graphen geloscht. Nach dem Entfer-
nen iiberfliissiger Kanten kann mittels erneuter Breitensuche dann eine hierarchische
Ordnung im Graphen eingefiithrt werden. Startpunkt ist die Trachea (Level 0). In dem
nun kreisfreien Graphen wird anschlieend ein Knoten mit der Bezeichnung “Carina”
versehen: Dieser muss dem Knoten “Trachea” nachgelagert sein, eine groBe Ahnlichkeit
zum Carinaknoten im Referenzgraphen haben und seine abgehenden Teilbdume miissen

ODirk Selle 16st das Problem der zusammenhingenden Verzweigungsvoxel auf einem anderen Weg:
Er definiert redundante Verzweigungsvoxel, diese werden dann anliegenden Kanten zugeordnet. Jeder
Knoten entspricht damit genau einem Voxel.
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Knoten “Carina”

Abbildung 5.12: Links ein segmentierter und gerenderter Tracheobronchialbaum.
Rechts die Skelettdarstellung des Baums (innerhalb des halbtransparenten Tracheo-
bronchialbaums), die Knotenpunkte sind durch kleine Kugeln visualisiert. (122 mAs,
120 kV, 1.0 mm, 0.8 mm, 0.69 mm, B40f, Siemens Volume Zoom)

iiber eine #hnlich grofle Anzahl von Knoten verfiigen. Jedem Knoten lassen sich nun
Richtungsvektoren zum Knoten “Trachea” und zum Knoten “Carina” zuweisen.

Ist das Bezeichnen (engl. labeling) der Knoten “Trachea” und “Carina” noch ohne
grofere Probleme wissensbasiert moglich, so stellt das Labeling der nachfolgenden Kno-
ten eine Herausforderung dar. Erschwert wird es auf der einen Seite durch Fehler in der
Segmentierung oder Skelettierung des Tracheobronchialbaums und auf der anderen Sei-
te durch die vielen, in der Natur vorkommenden, verschiedenen Variationsmoglichkeiten
in den Verzweigungsmustern von Bronchien. Eine Moglichkeit ist das Graphenmatching
gegen einen zuvor manuell gelabelten Referenzgraphen (oder gegen mehrere Referenz-
graphen). Als Ahnlichkeitsmaf fiir zu vergleichende zwei Knoten kénnen beispielsweise
die generierten Richtungsvektoren zur “Trachea” und zur “Carina” dienen. Das Labeling
des Tracheobronchialbaums wurde nur in Ansitzen umgesetzt und ist nicht Ziel dieser
Arbeit, weiterfithrende Information zu diesem Arbeitsbereich gibt es beispielsweise in
[PSZ99, KPTT02, JTS05]. Ein funktionierendes Labeling ist wichtig fiir anatomisch
korrektes Zuordnen von Messresultaten und aus diesem Grund von grofler Bedeutung.

5.5 Anmerkung zur Literatur

Die Informationen bzgl. der morphologischen Bildverarbeitung in diesem Kapitel wur-
den, insofern nicht explizit auf andere Literaturquellen verwiesen wurde, aus [Soi98,
LOPR97| zusammengetragen. In [Soi98] finden sich eine tiefer gehende und empfeh-
lenswerte Betrachtungen der zentraler morphologischen Operatoren sowie weiterer mor-
phologischer Bildverarbeitungsméglichkeiten. Algorithmen zur Graphentheorie werden
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ausfiihrlich in [Sed02] besprochen.
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Kapitel 6

Vermessen tubuliarer Strukturen

Die Computertomographie ist zur Zeit die Methode der Wahl fiir nichtinvasives und
sensitives Abbilden von pathologischen Verinderungen der Lunge. Die Entwicklung
der Multislice-CT (MSCT, siehe 2.5) kombiniert die Vorteile der High-Resolution-CT
(HRCT) und der Spiral-CT und erlaubt eine Visualisierung der Lungen und des Tra-
cheobronchialbaums {iber das subsegmentale Niveau hinaus. Die MSCT liefert Vo-
lumendatensétze mit nahezu isotroper Auflosung, dies erlaubt ein nichtinvasives 3-
dimensionales Vermessen und Quantifizieren der Bronchiengeometrie. Bei verschiedenen
Erkrankungen wie Lungenemphysem oder COPD gehen Verédnderungen des Lungenpa-
renchyms mit einer Zunahme der Bronchialwanddicke einher (siehe Kapitel 1).

In diesem Kapitel wird zunéchst ein Blick auf den Stand der Forschung im Bereich
des Vermessens von Bronchien in CT-Bildern geworfen. Danach wenden wir uns der
Theorie des Messens von diinnen Strukturen in der CT im Allgemeinen zu. Die limi-
tierte rdaumliche Auflésung der klinischen CT-Scanner, im Vergleich zu diinnen Struk-
turen wie den Bronchialwénden, bereitet Probleme beim Bestimmen der physikalischen
Dichte und der Dicke solcher Strukturen - diese Probleme werden eingehend bespro-
chen. Anschlieflend wird eine neue, objektive Methode zum Vermessen von tubuldren
Strukturen in CT-Volumendatensétzen Schritt fiir Schritt vorgestellt. Es wird gezeigt,
dass ein Bestimmen der Bronchialwanddicke auf 1-dimensionalen Profilen durch die
Wand approximativ méglich ist. Eine geschlossene Losung zur Wanddickenbestimmung
wird hergeleitet. Somit 148t sich diese Methode in effizienter Form implementieren.
Die entwickelte Losung wurde mit einem Phantom, bestehend aus 10 Schliuchen® mit
verschiedenen Geometrien, evaluiert. Um die Wiederholbarkeit von Messergebnissen
mit der neuen Messmethodik in klinischen Datensétzen zu zeigen, wurden 8 Schweine
zweimal gescannt und analysiert. Dann erfolgt der Vergleich von 16 Raucher- und 15
Nicht-Raucher-Datensétzen, die neue Messmethodik war in der Lage einen signifikanten
Unterschied in der durchschnittlichen Bronchialwanddicke dieser beiden Gruppen auf-
zuzeigen. Abschliefend wird die vorgestellte Methodik, sowie ihre Vor- und Nachteile
diskutiert.

!Die Begriffe Rohrchen und Schlauch werden im Folgenden synonym benutzt.
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6.1 Stand der Forschung

Es wurden in der Vergangenheit mehrere manuelle, halbautomatische und automatische
Methoden zum Bestimmen der Geometrie von Bronchien in verschiedenen Arten von
CT-Bildern vorgestellt [RDH97, KMW*00, NMS*™00, CHHY01, SHR03, RJAC'03,
JTS05, OKN106].

[RJACT03] ist ein Beispiel fiir eine manuelle Messmethode. Die Bilder wurden von
zwei Radiologen unabhéngig in einem definierten Hounsfield-Fenster [-600/1600] HE
analysiert. Die Datensétze wurden, nach in der Literatur zu findenden diagnostischen
Kriterien, ausgewertet [KMM95] [LNT+93].

Der in [NMS™00] angewendete Algorithmus basiert auf der full width at half mazimum-
Methode (FWHM-Methode)?. Es wird angenommen, dass die Wand in der Hilfte zwi-
schen dem Maximum (Peak) und den beiden Minima der CT-Werte auf einem virtuellen
Strahl (Profil, siche z. B. Abb. 6.3b) vom Zentrum des Luftweges durch die Wand be-
ginnt.

Die in [KMW™00] benutzte Methode bestimmt das Lumen mit einem Bereichs-
wachstumsverfahren basierend auf einem Schwellenwert. Danach wird ein Kreis um
den Luftweg gezeichnet, dieser wird solange erodiert bis die duflere Wandgrenze des
Luftwegs identifiziert ist.

In [SHRO3] wird eine modellbasierte Methode vorgestellt. Der CT-Scanner ist als li-
neares System (siehe Kapitel 3) modelliert, wobei die PSF des Systems als 3-dimensionale
Gaufiglocke mit Standardabweichungen in x, y und z Richtung simuliert wird. Die Me-
thode ist &hnlich der in [RDH97] eingefiihrten, dort wird aber lediglich mit einer 2-
dimensionalen Gaufiglocke gearbeitet. Ein Bronchus wird als Kreisring modelliert. Die
Differenz zwischen dem modellierten, kiinstlichen CT-Bild und dem wirklichen, realen
CT-Bild wird minimiert. Da Bronchien nicht immer orthogonal zur gescannten Bil-
debene verlaufen, erfolgt eine Winkelkorrektur der 2D-Messergebnisse. Die Methode
wurde mit Hilfe eines Phantoms bestehend aus 5 Plexiglas Rohrchen mit Wanddicken
zwischen 1.16 mm und 3.05 mm validiert. Der innere Durchmesser der Réhrchen war
zwischen 0.98 mm und 6.5 mm.

In [JTS05] wird eine Kostenfunktion (engl. cost function) benutzt. Die inneren
Wandgrenzen werden mittels dynamischer Maximierung® dieser Kostenfunktion, die
auf der ersten und zweiten Ableitung des Grauwertbildes beruht, gesucht. Die Metho-
dik wurde mittels eines Phantoms bestehend aus 7 Plexiglas Rohrchen validiert. Nur
6 der 7 Rohrchen mit bekannten inneren Durchmessern von 1.98 mm bis 19.25 mm
konnten bearbeitet werden, das kleinste Rohrchen mit einem inneren Durchmesser von
0.98 mm konnte mit der Methodik nicht vermessen werden.

In [OKNT06] werden zwei Rohrchen initialisiert und diese dann an die innere und
dulere Wand, basierend auf den Grauwertgradienten, gefittet. Die Genauigkeit der Me-
thodik ist schwierig abzuschitzen, da keine Phantommessungen dokumentiert wurden.

Fasst man die Schlussfolgerungen der bisherigen Publikationen im Bereich “Wand-

2FWHM bezeichnet zum einen die Halbwertsbreite der PSF eines Systems und ist somit ein die
Auflsung des System beschreibender Parameter (siehe 3.2.1). Zum anderen wird unter FWHM auch
die hier erwéhnte Messmethodik verstanden. Die Messmethodik wird im Folgenden immer mit FWHM-
Methode bezeichnet.

3Die Autoren benutzen den Begriff “cost function”, verweisen aber darauf, dass man die Funktion
eigentlich als “reward function” (Erlgsfunktion) bezeichnen miisste, da eine Kostenfunktion in der Regel
minimiert wird, sie aber eine Maximierung durchfiihren.
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Abbildung 6.1: (a) Schnitt einer geraden Wand mit der Scanebene. Die Schnittfliche
zwischen Scanebene und Wand ist grau hinterlegt. (b) Darstellung der geschnittenen
Wand aus (a) im x, y-Koordinatensystem, die Wand ist parallel zur y-Achse. (c¢) Dar-
stellung einer gekriimmten Wand.

dickenbestimmung von Bronchien” zusammen, so kann man sagen, dass eine exakte,
wiederholbare Bestimmung der Bronchiengeometrie nicht mit manuellen Segmentie-
rungsmethoden gemacht werden kann [RDH97]. Das Bestimmen der wahren Kanten
von kleinen Objekten in CT-Bildern ist ein komplexes Problem. Die FWHM-Methode
fithrt zu unakzeptablen Fehlern beim Vermessen von geringen Wandstérken, dies wird
in diesem Kapitel nochmals in Abschnitt 6.4 untermauert.

6.2 Theorie des Vermessens diinner Strukturen

In Kapitel 3 wurde gezeigt, dass der Wert des 2-dimensionalen Integrals der PSF gleich
dem Wert des 1-dimensionalen Integrals der LSF ist (3.36). Dies legt die Vermutung
nahe, dass man das Problem der Wanddickenbestimmung von Bronchien, unter be-
stimmten Voraussetzungen, auf die Auswertung von 1-dimensionalen Profilen durch
deren Wand reduzieren kann. Wir betrachten den Sachverhalt nun mit Hilfe der in Ka-
pitel 3 erarbeiteten signaltheoretischen Grundlagen. Es wird nun gezeigt, welche Vor-
aussetzungen hinreichend fiir die Berechtigung der Wanddickenbestimmung auf einem
1-dimensionalen Profil sind.

6.2.1 Reduzierung auf 1-dimensionale Profile

Eine parallel zur Scanrichtung z und zur y-Achse verlaufende gerade Wand der Stérke
b, 148t sich durch eine Funktion f mit folgender Definition beschreiben:

1 firzy <zx<zxomitazg—21=0

flx,y) = { . (6.1)

0 sonst

Abb. 6.1a+b visualisiert f(z,y). Integriert man auf einem Weg orthogonal zur Rich-
tung der Wand (parallel zur z-Achse), dann erhilt man die Wandstérke b:

/_Zf(x,y)dx:/_Zf(x)dx:/jmx:@_xl:b, (6.2)
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Schickt man f nun durch ein lineares System mit separabeler, symmetrischer Punktant-
wort PSF mit Integralwert 1 und integriert wieder auf einem Weg parallel zur z-Achse,
so erhélt man:

/_00 f(z,y)* PSF(z,y)dx (6.3)

= /_Z U/_Z f(z —2"\PSF(z',5/) dx’dy'} dx (6.4)
— /_ Z /_ Z /x :m PSF(z',y)d2’dy dx (6.5)

_ / Z / Z / LSF(2')\LSF(y) da'dy da (6.6)

_ / Z /z x; [ / Z LSF(y) dy’} LSF(«') de’ da (6.7)
_ / O; /x mj LSF(z')de’ da (6.8)

= (29 — 21) /_ Z LSF(z)da (6.9)

_ . (6.10)

Das Vertauschen der Integrationsgrenzen von (6.6) nach (6.7) ist nach dem Satz von
Fubini méglich [For84b]. Nach (3.36) gilt [*°  LSF(y')dy’ =1, dies erlaubt den Schritt
nach (6.8). Im Falle einer geraden Wand bleibt der Wert des Wegintegrals durch das li-
neare System unangetastet. Nach (3.12) gilt dies fiir das Integral des Gesamtbildes, hier
wurde nun gezeigt, dass auch das Wegintegral unter den gewéhlten Voraussetzungen
erhalten bleibt. Auf dieser Tatsache beruht die im Folgenden vorgestellte Messmetho-
dik?.

Beispiel. Sei die PSF eines 2-dimensionalen, diskreten Systems H gegeben als Gauf}-
glocke (siehe A.5) mit 0 = 1.5. In Abb. 6.2a wird das Bild einer 4 Pixel breiten, geraden
Wand durch ‘H geschickt. Betrachten wir nun die Wegintegrale im Eingangsbild und im
Ausgabebild iiber den identischen Weg -, wobei v orthogonal zum Wandverlauf gew&hlt
ist. Der Integralwert wird nicht verdndert, man erhélt in beiden Féllen den Wert 4. In
Abb. 6.2b wird ein Kreisring mit Wandstérke 4 Pixel durch das System geschickt. Hier
dient als Startpunkt des Integralweges v das zentrale Pixel innerhalb des Kreisringes.
Im Eingangsbild erhélt man wiederum einen Wert von 4, im Ausgabebild einen Wert
von 4.10. Die Abweichung ist auf die Kriimmung des Kreisringes zuriickzufiihren.

4Eine geschlossene Losung des Wegintegrals fiir eine gekriimmte Wand (sieche Abb. 6.1c) kann ich
an dieser Stelle nicht angeben. Im diesem Abschnitt beigefiigten Beispiel wird ersichtlich, dass der Inte-
gralwert geringfiigig veréndert wird. Fiir schmale PSFs und nicht allzu kleine Radien der Kreisringen,
kann in Ndherung jedoch der Erhalt des Integralwertes angenommen werden.
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Abbildung 6.2: (a) Links eine 4 Pixel breite gerade Wand parallel zur y-Achse, rechts
die Antwort des Systems H auf das linke Eingangsbild. (b) Links ein Kreisring mit
Wandbreite 4 Pixel, rechts die Antwort des Systems H auf den Kreisring. Die Bild-
matrix hat jeweils die Grofle 65 x 65. Die jeweiligen Werte des Integrals lings des
eingezeichneten Weges 7 sind angegeben. In (a) bleibt der Integralwert fiir die gerade
Wand beim Durchgang durch H erhalten, dies gilt nicht fiir die gekriimmte Wand in

(b).
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6.2.2 Abbildung diinner Strukturen in der CT

Uber die Ungenauigkeiten und Probleme beim Messen von diinnen Strukturen in der
CT, wurde schon von verschiedenen Autoren berichtet [NDOH98, DN99, RDH97].
Abb. 6.3 skizziert die Problematik der Bronchialwandvermessung auf 1-dimensionalen
Profilen in der CT°.
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Abbildung 6.3: (a) Darstellung der Réntgendichte eines Silikonréhrchens mit scharf
abgegrenzter Berandung in einer einzelnen CT-Schicht als topologisches Relief (Ho-
henprofil). Das Réhrchen war von zwei verschiedenen Materialien umgeben. Die Kan-
ten sind durch das bildgebende System geblurrt. (100 mAs, 120 kV, 1.25 mm, 1 mm,
0.39 mm, B30f, Siemens Volume Zoom) (b) Schnitt durch das Relief (Profil) einer rea-
len Abbildung eines Schweine-Bronchus. Die Pfeile symbolisieren das Dilemma: Wo ist
die genaue Grenze der Bronchialwand? Die FWHM-Methode wiirde die beiden Wand-
grenzen dort setzen, wo die Profilwerte auf die Hélfte des Peak-Wertes abgefallen sind.
(98 mAs, 120 kV, 1.0 mm, 1.0 mm, 0.32 mm, 59.10.AB50, Siemens Somatom plus 4)

Dougherty und Newman haben in einer rein simulierten und einer experimentellen
Studie verdeutlicht [NDOH98, DN99], welche Faktoren das Blurring in CT-Systemen
beeinflussen. Das Interesse der beiden lag auf der Bestimmung der Kortikalisdicke von
Wirbelkérpern®. Als Haupteffekte, die eine Uberschiitzung von diinnen Strukturen in
der CT begriinden, wird von Dougherty und Newman in diesen Arbeiten das Blur-
ring ausgelost durch geometrische Effekte wie Gréfle und Form der Rontgenrchre, Ob-
jektvergroBerung durch die Distanzen zwischen Rontgenrshre, Objekt und Detektor,
Streuung der Rontgenstrahlen, Limitierungen im Absorptionsverhalten der Detektoren
und der, im Zuge der Bildrekonstruktion aus Projektionsaufnahmen, verwendete Re-
konstruktionskernel, aufgefiihrt. Viele Faktoren, die die Auflosung eines CT-Systems
limitieren, wurden in Kapitel 2 ausfiihrlich besprochen. Sowohl Dougherty und New-
man als auch verschiedene andere Autoren charakterisieren das Darstellungsvermogen
eines bildgebenden Systems mittels einer, das gesamte System beschreibenden, PSF
[DN99, SHR03, RDH97, Jai89]. Betrachtet man ein CT-System zunéchst als kontinu-
ierliches System, so gesellen sich fiir ein digitales System noch die Effekte des endlichen

®Abb. 6.3a entspricht dem Titelbild der Arbeit.

%Die Kortikalis (lat. substantia compacta) bildet die AuBenfliche der Knochen. Eine weitere Er-
scheinungsform von Knochensubstanz ist die Spongiosa (von lat. spongia = Schwamm) im Inneren der
Knochen, diese wird nach auflen hin von der Kortikalis umbhiillt.
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Samplings, der endlichen Voxelgrofie und der Quantisierung (siehe 3.1.2) zum Blurring
hinzu. Das Blurring eines CT-Systems l&t kleine Objekte in einem Bild breiter und
weniger hell (weniger dicht) erscheinen. Die Modulationsiibertragungsfunktion (MTF,
siehe 3.2.4) ist ein AuflésungsmaB, welches genau diese Effekte des Blurrings beschreibt.
Die MTF ist als normalisierte Magnitude der Frequenzantwort H (H = Fah = 2-
dimensionale Fouriertransformierte der Punktantwort h) definiert. Die MTF beschreibt,
wie hohere Raumfrequenzen durch ein System H in ihrer Amplitude reduziert werden
(siche Abb. 6.4). Auf diesem Wege kombiniert die MTF eine Aussage tiber den Kontrast
und das Auflésungsvermogen. CT-Scanner besitzen MTFs, die fiir kleine Frequenzen
oft Amplituden grofer als 1.0 besitzen (siehe [Sti03] oder [LZLW107]), dies unterstiitzt
den bekannten Ringing-Effekt an den Réndern gréflerer Objekte mit scharfer Berandung
(siehe Anhang A.5) und sorgt fiir eine Erhohung der Hounsfieldwerte fiir Objekte, die
im niedrigen Frequenzbereich angesiedelt sind. Die Amplitude von Objekten aus dem
hoheren Frequenzbereich (kleine, diinne Objekte) wird verringert. Abb. 6.5 visualisiert
die Hauptprobleme, die das Dilemma beim Vermessen von Bronchialwénden verursa-
chen.
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Amplitude
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0

Linienpaare in einer Distanzeinheit

Abbildung 6.4: Beispiel einer Modulationsiibertragungsfunktion eines CT-Scanners.
Die MTF dokumentiert den Amplitudenverlust fiir hohere Frequenzen bzw. mehr Li-
nienpaare pro Distanzeinheit. Das heiffit auch, die MTF dokumentiert den Riickgang
bzw. die Zunahme der CT-Werte in Profilen durch diinne Objekte. Eine Amplituden-
iiberh6hung erfolgt im mit dem Doppelpfeil markierten Bereich, rechts vom Doppelpfeil
wird die Amplitude verringert. Links vom Doppelpfeil hat die MTF-Kurve einen Wert
von 1.0, dies bedeutet, dass breite Objekte mit der korrekten Amplitude wiedergeben
werden.

Dickebestimmungen mit der FWHM-Methode ist fiir Standard-Rekonstruktions-
kernel nur annéhernd prézise, falls die wahre Dicke groler als das 1.5- bis 2.0-fache
des FWHM-Wertes der System PSF ist, der exakte Faktor hingt hauptsichlich vom
gewihlten Rekonstruktionskernel ab [DN99].

Dougherty und Newman zeigen eine nahezu lineare Beziehung zwischen der wah-
ren Dicke einer diinnen Struktur geteilt durch die Halbwertsbreite der System-PSF
(FWHM) und dem CT-Maximum in einem Profil durch diese Struktur [DN99]. Der
lineare Zusammenhang ist nur vorhanden, wenn wir diinne Strukturen der gleichen
physikalischen Dichte vermessen, da die Schwiichung der Rontgenstrahlung hauptsich-
lich von diesem Parameter abhéngt. Fiir ein exaktes Messen ist das Wissen der phy-
sikalischen Dichte oder des zu erwartenden Hounsfieldwertes im Vorfeld nétig. Der
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Hounsfieldwert hiangt grofitenteils von der physikalischen Dichte ab und kann aus dieser
berechnet werden (siehe [SBS00]). Zusétzlich wird der CT-Wert noch von der Atom-

zahl” (Ordnungszahl) des Materials beeinflufit. Diese Abhingigkeit wird im Folgenden
vernachlafligt.
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Abbildung 6.5: (a) Intensitétsprofil durch einen “idealen” Luftweg erzeugt von einem
perfekten CT-Scanner. (b)+(c) Das ideale Bild aus (a) wird durch den Sampling-Effekt
und die PSF des Systems geblurrt. Dies bewirkt eine Reduzierung der Intensitdtsma-
xima und weichgezeichnete Kanten. (b) zeigt das Resultat nach dem Sampling. (c) das
Resultat nach dem Blurring durch die System-PSF. Man bemerke, dass Wénde gleicher
Dicke zu unterschiedlichen CT-Maxima fithren kénnen.

"Die Atomzahl bzw. die Ordnungszahl gibt die Anzahl der Protonen im Atomkern an. In jedem
ungeladenen Atom entspricht die Zahl der Protonen im Kern der Zahl der Elektronen in der Atombhiille.
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Falls das gemessene CT-Maximum in einem 1-dimensionalen Profil kleiner als der
erwartete CT-Wert fiir das Material ist, dann liefert die Dickenbestimmung mit der
FWHM-Methode im Allgemeinen eine Uberschiitzung der wahren Wanddicke (siche
hierzu 6.4.1).

BPL-Wert. Wir bezeichnen nun die variable Prozentzahl auf einem Profil durch eine
diinne Wand, an der die exakte Dicke des Materials bestimmt werden kann, mit der
Variablen BPL (von engl. “best percentage level”).

Man beachte, dass es moglich ist, dass die in der Realitét gleich diinnen Objekte (bei-
spielsweise Bronchialwand 1 und Bronchialwand 2 in Abb. 6.5a), nach der Abbildung
durch ein CT-System, verschiedene Profile liefern (siche Abb. 6.5¢). Dies héngt vom
Sampling des CT-Systems und von dem, die Objekte umgebenden Material, welches die
Profile in Folge der Faltung mit der PSF beeinflusst, ab. Die BPL-Werte werden durch
den Entstehungsprozess des Bildes beeinflusst und sind selbst fiir ein bestimmtes Ma-
terial mit einer bekannten Dicke wegen des Samplings und der Faltungsoperation nicht
konstant. Um moglichst prizise messen zu kénnen, sollte ein kleines “Field Of View”®
(FOV) verwendet werden, um die Effekte des Samplings und der endlichen Voxelgrofie
zZu verringern.

6.2.3 Herleitung der integral-basierten Messmethode (IBM)

Wie in Kapitel 3 besprochen, lassen sich CT-Systeme mittels einer das gesamte System
beschreibenden PSF als verschiebungsinvariantes lineares System auffassen. Die exak-
ten PSFs von Spiral-CT-Systemen sind kaum untersucht und selten in der Literatur
erwihnt. Oftmals wird gefolgert, dass die PSF durch eine 3D-Gauflglocke angenéhert
werden kann [WVST98|. Schwarzband und Kiryati haben gezeigt, dass die PSF eines
Spiral-CTs eine komplizierte 3-dimensionale Form hat [SKO05].

Selbst wenn wir nicht die exakte PSF kennen, konnen wir annehmen, dass das
Integral der LSF? folgende wiinschenswerte Gleichheit in alle Richtungen erfiillen sollte:

/Oo LSF(t)dt =1. (6.11)

Beispielsweise wird Gleichung (6.11) von allen normalisierten 3D-Gaufiglocken er-
fullt, da diese symmetrisch und separabel sind, siehe Beispiel 3.3. Falls die PSF des
Systems den Integralwert 1 besitzt, wird der Gesamtwert des Bildes durch das System
nicht veréindert, die Faltung &ndert nicht den Integralwert des Bildes. Gleiches gilt fiir
das Integral eines Profiles orthogonal durch eine gerade Wand entlang eines unendlichen
langen Weges in einem unendlichen grofien Idealbild, dies wurde in 6.2.1 gezeigt. Diese
Integralerhaltungseigenschaft wird im Englischen als “volume conservation property of
convolution” bezeichnet [Jai89].

Ungliicklicherweise sind die CT-Bilder, und somit die aus diesen erzeugten Dichte-
profile, von endlicher Linge. Da man im Diskreten aber im Allgemeinen mit System-
PSFs rechnet, die auflerhalb eines kleinen Bereichs verschwinden, stellt dies zunéchst

SMit “Field Of View” (FOV) bezeichnet man das Gebiet, das im CT-Bild abgebildet wird. In den
Standardeinstellungen werden die technischen Mdoglichkeiten eines CT-Scanners meist nicht optimal
ausgenutzt. Durch Verkleinerung des FOVs kann die Auflésung verbessert werden.

Die LSF entspricht dem in einer Richtung integrierten Profil der PSF, siche (3.36).
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keine Einschriankung dar. Ein grofles Problem ist in realen CT-Bildern aber die Fiille
der abgebildeten Objekte, man denke nur an eine Aufnahmeschicht durch einen mensch-
lichen Korper. Die Abbildung eines Bronchus wird beispielsweise durch das umliegende
Lungenparenchym und die Blutgefifie beeinflusst. Méchte man die Integralerhaltungs-
eigenschaft in realen CT-Bildern nutzen, stellt sich die Frage, wo der Integrationsweg
durch die Bronchialwand beginnen und enden soll. Neben der System-PSF und der
MTF-Kurve stellt die 10% — 90% Kantenantwort (siehe 3.2.3) ein bekanntes Maf dar,
um das Auflésungsvermogen eines Systems zu beschreiben [Smi99]. Dadurch inspiriert,
nehmen wir das 10%-Level der aufsteigenden Flanke und das 10%-Level der abstei-
genden Flanke als Start- und Endpunkt des Integrationpfades (Abb. 6.6b). Dies hat
zumindest zwei offensichtliche Vorziige: Zum einen sind die Positionen fiir jedes Pro-
fil einfach zu bestimmen, zum anderen ist die reale Wand garantiert innerhalb dieses
Bereichs abgebildet.
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Abbildung 6.6: (a) Das Diagramm zeigt ein 1D-Intensitétsprofil durch ein orthogonal
angeschnittenes, ideales Luftwegsmodell (Modellbildung, siehe 1.1.3). a bezeichnet die
Pfadlénge innerhalb des Lumens, b bezeichnet die Pfadléange innerhalb der Bronchial-
wand und ¢ bezeichnet die Pfadlénge innerhalb des umgebenen Lungenparenchyms. Die
Intensitdt des Lumens betrédgt 0, die Intensitdt der Wand ist § und die Intensitét des
Lungenparenchyms ist «. (b) Profil durch eine Bronchialwand in einem echten CT-Bild.
Die Kanten der Bronchialwand sind durch das CT-System geblurrt. edge}o% bezeich-
net das 10%-Level der aufsteigenden Flanke und edge%o% bezeichnet das 10%-Level der
abfallenden Flanke.
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Das Problem der Bronchialwanddickenbestimmung 148t sich approximativ durch
folgendes lineares Gleichungssystem beschreiben:

edge%o%
a-0+b-f+c-a = / f(t)dt (6.12)
edge}o%
at+b+c = |edge}0%, edge%o%‘ (6.13)
a—c = 0 (6.14)

Die linke Seite der Gleichung (6.12) représentiert den Wert des Integrals im Luft-
wegsmodell, abgebildet in Abb. 6.6a. a bezeichnet die Lange des Pfades innerhalb des
Lumens, b bezeichnet die Pfadlénge in der Bronchialwand und ¢ bezeichnet die Pfadlin-
ge im umliegenden Lungenparenchym. Die Intensitit des Lumens ist 0 HE’ (geshiftete
Hounsfieldwerte), 3 steht fiir die Intensitéit der Bronchialwand und « reprisentiert die
Intensitdt des Lungenparenchyms. Die rechte Seite ist der Wert des gemessenen Inte-
grals im echten CT-Bild, wobei edge}o% das 10%-Level der ansteigenden Flanke und
edge%o% das 10%-Level der abfallenden Flanke, dargestellt in Abb. 6.6b, bezeichnet.
(6.13) fordert, dass die zugrundeliegende Pfadlinge beider Integrale in (6.12) gleich
sein muss. (6.14) fordert, dass die Kantenantwort auf beiden Seiten (fiir beide Flanken)
gleich breit sein muss.

Lost man das LGS (6.12) - (6.14) so erhélt man folgende geschlossene Losung fiir
eine approximierte Bronchialwanddicke:

fedgei(’% f(t)dt — % |edge? . , edgeryy |
edge? 2 |€29€10%, €A9€10%

10%
b = . (6.15)
Durch das Integrieren iiber den endlichen Weg von edge%o% bis edge%o% geht In-
formation verloren. Benutzt man harte Rekonstruktionsfilter'?, so erhilt man erhohte
Integralwerte. Deshalb fiithren wir nun einen Korrekturfaktor A in (6.12) fiir den im rea-
len Bild berechneten Integralwert ein, wobei A von der System-PSF abhéngt. Hérterer
Rekonstruktionskernel benotigen kleinere A-Werte, da die endlichen Integrale erhcht
sind. Softere (weichere) Kernels benotigen groBere A-Werte, da die Integrale nicht so
stark erhoht sind. Der Korrekturfaktor A\ hingt zusétzlich von der Lénge des Integra-
tionspfades (und somit von der eigentlichen Dicke des zu vermessenden Objekts) ab.
Je breiter ein Objekt ist, desto geringer ist der Informationsverlust den man durch das
Abschneiden der Profile an beiden Falken erzeugt. Man kann sich leicht iiberlegen, dass
A gegen 1 gehen muss, je breiter ein Objekt ist. Abb. 6.7e+f zeigt die Abhéngigkeit
von A von der realen Wandstirke. Um die Abhéngigkeit von A von der Pfadléinge ||
zu kennzeichnen schreiben wir A,.
Somit wird Gleichung (6.12) zu:

|Q

edge%o%
a-O—i—b-ﬁ—i—c-a:)w/ F(t)dt, (6.16)

edgeio%

Unter harten oder scharfen Rekonstruktionsfiltern versteht man kantenanhebende Filter. Diese
besitzen MTF-Werte > 1.0 im unteren Frequenzbereich.
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und fiir die approximierte Wanddicke gilt:

edgeio%

gl edge?o% f(t)dt B % |6dg€%0%, edge%O%‘
i3

Die Korrektheit und Anwendbarkeit von Formel (6.17) wurde mit einer 1-dimensio-
nalen Faltungsmaschine (engl. convolution machine)!! gepriift. Die wichtigsten Fakto-
ren, die das Wandprofil bestimmen, wurden variiert: die Position der Wand im diskreten
Sampling-Gitter, die Wandstérke, die System-PSF und die Intensitéit des umgebenen
Lungenparenchyms. Abb. 6.7 zeigt beispielhaft die verschiedenen getesteten Situatio-
nen. In allen getesteten Situation war der absolute Fehler fiir die approximierte Wand-
stiarke sehr gering, was fiir diese sehr kiinstlichen Testsituationen nicht iiberraschend
ist. Ausfiihrlich werden Resultate, die mit der IBM in richtigen CT-Bildern berechnet
wurden, in Abschnitt 6.4 dokumentiert und besprochen.

(6.17)

"Dies impliziert die Annahme eines geraden und nicht gekriimmten Wandverlaufs.
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Abbildung 6.7: Testphase: Neben der Gaufiglocke, dargestellt in (a), wurde die mit dem
Hamming Window multiplizierte (siche [Smi99, Seite 286]) sinc-Funktion (siche Anhang A.4),
abgebildet in (b) als System-PSF getestet. (¢) und (d) zeigen die diskreten Pendants zu (a)
und (b). (e) zeigt die notigen \-Werte damit man mit der Formel (6.17) und o = 0 mit der
GauBschen PSF die wahre Wandstérke erhélt - (f) entsprechend die nétigen A-Werte fiir die
sinc-basierte PSF. (g) ist ein Profil durch ein ideales Luftwegsmodell mit einer Wandstérke von
exakt 2Axz, wobei die Wand hier perfekt ins Sampling-Gitter passt. (h) ist ein Profile durch
eine Wand mit einer exakten Stdrke von 2Az, die Wand passt hier jedoch nicht perfekt in
Sampling-Gitter. (i) ist das mit der Gaufichen PSF gefaltete Signal aus (g). (j) ist das mit der
GaufBichen PSF gefaltete Signal aus (h). (k) und (1) dokumentieren die Resultate von Formel
(6.17) mit Korrekturfaktor A = 1.043. A > 0, da wir in diesem Beispiel eine Gaufiche PSF
verwendet haben. Wackelt man an den A-Werten, z. B. setzt man A = 1.05, so bekommt man
b = 2.04 oder mit A = 1.01, erhéilt man b = 1.94 (in Beispiel (k)).
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6.3 Implementierung der 3D-Methode

6.3.1 Segmentierung, Skelettierung und Graphenaufbau

In einem ersten Schritt wird das Lumen des Bronchialbaums (resp. der zu vermessenden
tubuldren Struktur) komplett oder nur der interessierende Teil in einer 3-dimensionalen
Box (engl. box of interest) mit der in 4.4 eingefithrten Methodik segmentiert. Die
Messmethodik an sich, ist unabhéngig von dem gewihlten Segmentierungsalgorithmus.
Liefert beispielsweise ein rein schwellenwertbasiertes Bereichswachstumsverfahren ei-
ne gute Segmentierung kann auch diese benutzt werden. Das voxelbasierte Resultat
der Segmentierung wird mit dem in 5.3 beschriebenen, sequentiellen, topologieerhal-
tenden 3D-Verdiinnungsalgorithmus skelettiert. Der Algorithmus wird mit der Option
“Unterdriickung von Mittelachsen” gestartet. Danach wird ein azyklischer Graph, wie
in 5.4 beschrieben, aufgebaut. Mit Hilfe dieser vorbereitenden Schritte lassen sich nun
orthogonale Ebenen (orthogonal zu den Skelettlinien) zwischen zwei Knotenpunkten ex-
trahieren. Innerhalb dieser Ebenen wird dann die in 6.2.3 hergeleitete integral-basierte
Messmethodik angewendet, das genaue Vorgehen wird im néchsten Abschnitt beschrie-
ben.

6.3.2 3D-Wanddickenbestimmung

f sei ein diskretes CT-Volumen, modelliert als LSI-System (siehe Kapitel 3, speziell
3.10). Der Definitionsbereich von f sei Dy und dieser wird auf den diskreten Wertebe-
reich, die Hounsfield-Skala (siehe 2.3.1), abgebildet:

f:Dy CZ*— W; C Nogn|0,4095] . (6.18)

f’ bezeichne die Erweiterung von f auf R? mittels trilinearer Interpolation (siehe
[Hec95, S. 521-524]). Es werden N = 128 virtuelle Strahlen vom Zentrum ¢ des Bronchus
orthogonal zur Richtung desselben ausgesendet. ¢ ist durch die Skelettierung gegeben,
die Orientierung des Luftweges ist durch die Skelettlinie zwischen den beiden dazuge-
horigen Verzweigungspunkten bestimmt. Benutzt man zur Orientierungsbestimmung
eines Luftweges lediglich die angrenzenden Skelettvoxel, so kann die berechnete Rich-
tung von der wirklichen Richtung abweichen. Deshalb wird ein Richtungsvektor von den
zur Skelettlinie gehérenden Verzweigungspunkten (den zu einer Skelettlinie gehorenden
beiden Knotenpunkte) und ein weiterer von den direkt angrenzenden Skelettnachbarn
von ¢ berechnet. Der hieraus gemittelte Richtungsvektor wird als Richtung des Luft-
weges benutzt. Von den virtuellen Strahlen werden Profile erstellt. Ein einzelnes Profil
sei notiert als:

= {ph, p},....,pL} mitie {1,....N}. (6.19)

Die Profile werden im Subvoxelbereich berechnet und die Endpunkte der Profile be-
schreiben einen kompletten Kreis um c. Es gilt fiir die einzelnen Punkte der Profile:
pi; € R?. Die Distanz zwischen zwei Profilpunkten pi; und pi; 41 st gleich dem Pi-
xelabstand Az, y innerhalb eines einzelnen CT-Bildes gew#hlt, die HE-Werte an den
Punkten sind durch f’ gegeben. Das Erzeugen der Profile entspricht einem Resamp-
ling (siehe 3.1.2) des CT-Volumens entlang des Strahlenverlaufs. Standardméfig wird
eine Strahlenldnge von 20 mm beim Vermessen von Bronchien verwendet. pfmnl, P ox
and pfnim sind die Stellen, an denen f’ das erste Minimum im Lumen, das Maximum
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innerhalb der Wand und das néichste HE-Minimum oder -Plateau hinter der Wand
(sieche Abb. 6.8) annimmt. Es werden nur Profile, die iiber einen “ausreichend” grofien
Kontrast verfiigen, verarbeitet (100 HE zwischen Lumen und Wand, 20 HE zwischen
Wand und Parenchym)!?. An dieser Stelle kann nun die geschlossene Losung fiir das
Wanddickenproblem (6.17) benutzt werden, um die Wanddicke zu approximieren. Zu-
sitzlich konnen noch die inneren und dufleren Wandpositionen , pévalli und pévallo, sowie
r; und 7,, berechnet werden. Als HE-Wert fiir das Lungenparenchym « wird f’ (pﬁnim)
in Gleichung (6.17) benutzt.

Die N Messresultate entlang der einzelnen Strahlen werden nach der Lénge des In-
tegrationspfades |edge%0%,edge%0% ‘ sortiert. Kurze Integrationspfade bedeuten schar-
fe Kanten zwischen zwei verschiedenen Materialien. Das Endresultat der Messung in
einer orthogonalen Schicht wird als Durchschnittswert der Wanddickenberechnungen
definiert, die auf den kiirzesten 25% der Integrationspfade erhalten wurden. Es werden
zwei Methoden zur Berechnung der Lumen- und der Wandfldche in einer Ebene, Ajymen
und Ayan, benutzt. Unter der Annahme, dass der Querschnitt eines idealen Luftweges
annihrend von kreisformiger Gestalt ist (siche 1.1.3), wird die Kreisformel 7 - r% be-
nutzt. Hierzu werden die Durchschnittswerte fiir r, und r; als Eingabewerte eingesetzt.
Als zweite Methodik wird eine Ellipse durch die Menge der Luftwegsberandungspunkte
gefittet. Hierzu wird die direkte Ellipse-Fitting Methode von Fitzgibbon [FPF99] ange-
wendet, die Methodik wird ausfiihrlich in Abschnitt 6.3.3 beschrieben, das verwendete
Octave-Script ist in B.2.2 abgedruckt.

f/(pmax) & N Peak
= 00 i
® B
% 500 .-g‘—
5 —= 3
400 B +
. ‘. Lungenparenchym
300 ., +++++++R++++ g
f ! (pmiug) * per
200 4
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I (Prming) o T s ‘ ‘ ‘ ‘
miny 0 10 20 30 40 50 60 70 80
Pmin; Pmax Pming Position

Abbildung 6.8: Die beiden Pfeile zeigen auf die berechneten Randpunkte p,q, und
Pwalt, der Luftwegsberandung. pl ., Pl and pl o sind die Stellen, an denen f’ das
erste Minimum im Lumen, das Maximum innerhalb der Wand und das néchste HE-
Minimum oder -Plateau hinter der Wand (siehe Abb. 6.8) annimmt.

Um zwischen “glaubwiirdigen” und “unglaubwiirdigen” Messresultaten (z. B. im
Falle von einem angrenzenden Blutgefdfl) zu unterscheiden werden folgende Error-
Variablen'® beobachtet:

e Die Varianz iiber alle Dickemessungen in einer Ebene muss kleiner als ein Schwel-
lenwert sein. Dies berticksichtigt die Ahnlichkeit der NV Messungen in einer Ebene.

e Mehr als % der Profile in einer Ebene miissen vermessbar gewesen sein.

2der gewihlten Schwellenwerte siche in 6.5
Diskussion der gewihlten Error-Variablen siehe in 6.5.

109



6.3 Implementierung der 3D-Methode 110

° H’pfmlli — pfnaXH - pr,vallo - pmaxm < 7Az,y, mit 7 = 2! muss auf einem Profil
I' erfiillt sein. Man beachte, dass ein kleiner Unterschied zwischen der inneren
Wandstirke H praHi — pfnaXH und der dufleren Wandstérke H praHO — pfnaXH wegen
des diskreten Samplings normal ist.

circle

“lumen 71 myss kleiner als ein Schwellenwert sein. Dies stellt somit eine Bestéati-

ellipse
lumen
gung des, anhand der Skelettlinien, berechneten Richtungsvektors dar - denn fiir

. . . i 11i . . .
einen kreisrunden Anschnitt sollten Alcllliflleen und Afurf;el nahezu identisch sein.

Zusétzlich werden die ersten und die letzten beiden Skelettpunkte zwischen zwei Kno-
tenpunkten nicht fiir das Messen benutzt, da diese Messungen meist von den Knoten-
punkten (von den Gabelungen der Bronchien) beinflufit werden.

6.3.3 Ellipse Fitting

Eine weitere Methode, neben dem Anwenden der Kreisformel, die Lumenfléche eines
Bronchus zu bestimmen, stellt das Ellipse Fitting dar. Hat man via IBM die Startpunk-
te der Bronchialwand bestimmt, so erhélt man eine Menge von Punkten in einer Ebene.
Von diesen weifl man nun wegen der Anatomie eines Bronchus, dass sie kreisformig bis
elliptisch angeordnet sein miissen. Es bietet sich somit an, eine Ellipse in diese Punkt-
menge zu fitten. Das Problem eine Ellipse in eine Punktwolke zu legen, tritt in vielen
verschiedenen Anwendungsbereichen auf. Im Laufe der Zeit haben sich verschiedene
Ansétze herausgebildet. Iterative und direkte Verfahren, geometrische und algebraische
Verfahren sowie Clustering-Verfahren [GGS96].

Da unsere Punkte im allgemeinen nicht auf der z1,zs-Ebene (z,y-Ebene) liegen,
miissen wir zunéchst eine Transformation der Punktwolke in diese durchfithren. Die
Transformationsmatrix 148t sich mit Hilfe der C++-Klasse vtkLandmarkTransform be-
stimmen (siche Anhang B.3.1).

Nach der Transformation kann das vereinfachte Problem in der z1, zo-Ebene gelost
werden. Zum Fitten der Ellipse wurde das von [FPF99] vorgeschlagene Verfahren im-
plementiert. Der nun folgende mathematische Beweis geht iiber die Beweisfithrung in
dem angefithrten Artikel hinaus und bietet einige Verbesserungen und Erweiterungen.

Eine Ellipse gehort zu den Kurven zweiter Ordnung [BS91]. Dies sind Punktmengen,
deren Koordinaten x = (x1,z2) einer Gleichung folgender Form geniigen:

F(o,z) = a-z = ax? + brixy + ca3 + dry +exs + f =0, (6.20)

wobei a = [a, b, ¢, d, e, f]T und z = [22, 2122, 73, 71, 72, 1]. F(a, ') wird als algebraische
Distanz eines beliebigen Punktes 2/ zu der Kurve F(«a, z) = 0 bezeichnet. Zum Losen
des Fitting-Problems, muss die Summe der quadratischen Distanzen:

D(a) =) Fla,ai), (6.21)

der N Datenpunkte x;, durch die die Ellipse gefittet werden soll, minimiert werden. Um
eine elliptische Losung sicherzustellen'®, wird der Parametervektor o eingeschrinkt.

MPiir extrem kleine VoxelgréBen muss der Wert fiir 7 gegebenenfalls erhht werden.
5Nicht jede kurve 2. Ordnung ist eine Ellipse, auch Hyperbeln und Parabeln sind moglich
[BS91][S. 220].
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6.3 Implementierung der 3D-Methode 111

In [FPF99] werden die Nebenbedingung 4ac — b> = 1 benutzt. Diese lassen sich in
Matrizenform ausdriicken:

al'Ca=1mit C =

O OO N OO
o O O O

O OO OO
OO OO oo
O OO O oo
OO O O oo

D = (21,29, -- ,on)T wird als Design-Matriz bezeichnet. In diese flieBen die Daten-

punkte ein. Das Minimierungsproblem kann mit D und der formulierten Nebenbedin-
gung auch geschrieben werden als:

minimiere F = || Da|? unter der Nebenbedingung o’ Cor — 1 = 0. (6.22)

Sei nun « solch ein minimierender Vektor. Der Satz iiber die Langrangeschen Multipli-
katoren [For84a, Heu93] liefert nun, dass es ein A € R gibt, so dass

grad [HDaHQ] = Agrad [aTCa —1] .16 (6.23)

Fiir die linke Seite gilt (mit der Kettenregel):

grad [HDa\ﬂ = grad Z(x?a)Q =
Li=1 i
_ -
2 2 .
ri1  T11%12  Tie i1 Ti2 1 b
96%,1 92,1722 UC%,Q To1 T2 1 c
grad ) _
d
96%771 TNITN,2 x?m TN1 T2 1 €
- f -
>t Q(CCZTCM)%(IE;TO[) Dim 2(95?04)%2,1
Yoty 2(x?a)%(x?a) Y oinq 2(zF o)z 1702
T T
L1 2@ a)ge(wi o) Y 2(z, o)ty =2D"Da.  (6.24)
Y i 2(30%}1)@(30%04) iy 2(xiTa)xi,1
D oinq 2(x; a)%(xi Q) ZZ]L 2(zF o)z 0
Yo Q(x?a)a—f(x;roz) Sl 2(xla)
Betrachte nun die rechte Seite:
4c
—2b
4
Agrad [o' Ca — 1] = Agrad [4ac — b* — 1] = A ¢ | =2xCa. (6.25)

0
0
0

16 Anschaulich ist klar, dass ein gefundenes Extremum in diesem Fall ein Minimum ist, zur Unter-
mauerung dieser Aussage muss die Hessesche Matrix aufgestellt werden. Diese ist 2DT D, also positiv
definit, es handelt sich bei einem Extremum somit um ein Minimum.
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Man erhélt also:
2DTDa = 2)\Ca. (6.26)

Mit der sogenannten Scatter-Matriz S = DT D 148t sich unser Problem jetzt schreiben
als:
Sa=ACa, a’Ca—1=0. (6.27)

Offensichtlich ist S symmetrisch mit lauter reellen Eintrdgen, d.h. S ist hermitesch
S =5" = SH. Fiir cine beliebig m x n-Matrizen A gilt, dass A” A positiv semidefinit
ist, denn fiir z € C" gilt 2 (A7 A)z = ||Az||* > 0. Und somit sind alle Eigenwerte
von S nicht negativ [SB90, S. 18]. Betrachten wir zunédchst den Fall, dass S positiv
semidefinit ist, d.h. 3 & # 0 mit ||Dz|| = 0. Wir kénnen somit eine Losung unseres
Ausgangsproblems direkt bestimmen, die Punkte liegen auf einer Kurve 2. Ordnung.
Fine ellipsoide Losung kann hiermit aber nicht gewihrleistet werden, die Ergebnisse
konnen auch hyperbolische oder parabolide Form besitzen.

Im Folgenden wird davon ausgegangen, dass S positiv definit ist. (6.27) wird auch
als allgemeines Eigenwertproblem bezeichnet und kann mit dem QZ-Verfahren von Mo-
ler und Stewart gelost werden [SB90, S. 82]. Hat man eine Losung (A, 7) des Problems
(6.27), d.h. ST = AC'1, dann kann man sich eine Losung des Gesamtproblems konstru-
ieren, denn fiir jedes p ist auch (\,u7) eine Losung. Man kann deshalb p?77Cr = 1

fordern, und erhélt:
/1
=\ = 6.28
K ICr (6.28)

a = pr wiirde das Minimierungsproblem in (6.22) 16sen.

Bleibt noch die Frage ob das Problem in (6.22) iiberhaupt eine Losung besitzt?
Multipliziert man Sa = ACa von links mit a”, dann erhilt man durch Umstellen:
A= g‘;% Da a”Ca =1 und S positiv definit und deshalb Sz > 0 folgt A > 0.
= Falls eine Losung existiert, muss diese mit einem positiven Eigenwert
korrespondieren.

Lemma. Sei S € Ry« positiv definit und C' € Ry« symmetrisch. Dann sind die
Vorzeichen der generalisierten Eigenwerte von Sa = ACa bis auf eine Permutation
der Reihenfolge gleich derer der Matriz C.

Beweis. Sei 0(S) das Spektrum von S (Menge der Eigenwerte von S) und o(S,C)
das Spektrum des generalisierten Eigenwertproblems Sa = AC'a. Es ist also zu zeigen,
dass signs(o(C)) = signs(o(S,C)). Da S positive definit, gibt es nach [Sto94, S. 196
ff. (Cholesky-Verfahren)] eine Matrix L, so dass S = LL. Weiter existiert S~! und
somit auch L~!. Somit: LL¥ o = A\Ca und durch die Substitution v = L« gilt: Lu =
AC(LP) Ly, Also: u = AL7*C(L~H vy und signs(o(S, C)) = signs(a(L*C(L~H)H)).
Vom Sylvesterschen Trdgheitssatz erhélt man, dass die Anzahl der positiven, negativen
und Null-Eigenwerte fiir C und L~1C(L~1)H gleich bleibt, d.h. signs(c(L~1C(L~1)H)) =
signs(C) und abschliefiend signs(C') = signs(o(S,C)). O

Satz. Die Lisung des Minimierungs-Problems (6.22) liefert exakt eine elliptische Lo-

sung. Diese korrespondiert mit dem einzigen generalisierten positiven Figenwert des
Problems in (6.27).
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Beweis. Die Eigenwerte von C sind {—2,—1,2,0,0,0}. Das vorangegangene Lemma
liefert nun, dass unser generalisiertes Eigenwertproblem (6.27) genau einen positiven
Eigenwert besitzt. O

Um die Fldche der gefundenen Ellipse zu bestimmen, wird diese in ihre Normalform
transformiert. Das Vorgehen (Hauptachsentransformation) wird beispielsweise in [BS91]
beschrieben. Das Octave-Script zum Losen des Fitting-Problems ist in Anhang B.2.2
zu finden (mit Hauptachsentrafo und Fléchenberechnung). Wie man Octave als nume-
rischen Server aus einer C++-Umgebung nutzen kann, wird in Anhang B.2 gezeigt.

6.3.4 Globale Bronchialbaumanalyse

Die eingefiihrte 3D-Wanddickenbestimmung ist nicht auf orthogonal zu einer Scan-
schicht angeschnittene Bronchien beschrankt. Vielmehr ist es moglich alle segmentier-
ten Bronchien, unabhéngig davon welcher Segmentierungsalgorithmus benutzt wurde,
zu vermessen. Abbildung Abb. 6.9 zeigt beispielhaft, wie man sich das Vermessen eines
Bronchus vorstellen kann. Somit kann eine globale Analyse des segmentierten Bronchi-
albaums durchgefithrt werden.

Abbildung 6.9: (a) 3D-Vermessung eines Schweine-Bronchus in einer “Box of Inte-
rest”. Mochte man nur einen Bronchus vermessen, so konnen sdmtliche Algorithmen in
einer Box of Interest angewendet werden. (b) Hier wurde der komplette Tracheobron-
chialbaum eines Schweines segmentiert und fiir diese Darstellung lediglich ein Bronchus
vermessen. Die dunklen Punkte um den vermessenen Bronchus stellen die gefundenen
CT-Maxima dar. Die Liicke zwischen den Maxima (schwarzer Pfeil) ist durch ein an-
grenzendes Blutgefafi verursacht - der Algorithmus konnte hier die CT-Maxima nicht
finden oder der Kontrast war zu gering.
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Der prozentuale Wandanteil wall% wurde in (1.3) definiert. Vermifit man nur einige
wenige Bronchien in einem Datensatz, so kann dies zu irrefithrenden Ergebnissen fithren,
da eine mogliche Erkrankung nicht notwendigerweise homogen iiber den Tracheobron-
chialbaum verteilt sein muss. Um dies zu umgehen, definieren wir nun folgende, den
kompletten Bronchialbaum beschreibende, Kenngrofie!”:

GBT35:= mean wall%. (6.29)
3<dg<8

Es wurde das Intervall [3, 8] mm gewi#ihlt, da die meisten dueren Durchmesser d,, der
segmentierten Bronchien in diesem Bereich liegen. Durch die Wahl der oberen Grenze
von 8 mm, liegen die Bronchien eines erwachsenen Menschen innerhalb des Lungenpa-
renchyms (siche 1.1), dadurch ist ein hoherer Kontrast zwischen Bronchialwand und
dem umliegenden Gewebe gewéhrleistet. Die Wanddicke der Bronchien eines gesunden
menschlichen Bronchialbaums liegt bei etwa 10-16 % des inneren Durchmessers und
somit liegt der normale Bereich fir wall% bei 31-43 % (siehe 1.1.3). In der Realitét
erwartet man speziell in krankhaft veréinderten Lungen keinen konstanten Wert fiir
wall%.

6.4 Resultate mit der integral-basierten Methode

6.4.1 Phantommessungen

Zum Validieren der IBM-Resultate in realen CT-Bildern, wurden verschiedene Phan-
tommessungen durchgefiihrt. Das verwendete Silikon-Schlauch-Phantom ist in Abb. 6.10
zu sehen. Das Phantom, bestehend aus 10 Schlduchen (Silikonschléduche von der Deutsch-
&Neuman GmbH aus Berlin, Wanddicken im Bereich von 0.3 - 2.5 mm, &uflerer Durch-
messer im Bereich von 2.6 - 9.0 mm), wurde mit einem Philips Multislice-CT Scanner
(Brilliance CT 64, Philips Medical Systems, Niederlande) gescannt.

Abbildung 6.10: (a) Das Silikon-Schlauch-Phantom besteht aus 10 Silikonschlduchen
mit unterschiedlichen Innen- und Aulendurchmessern. Die Schlduche waren fiir diesen
Scan orthogonal zur Scannebene in der Gantry platziert. (b) Hier wurde das Silikon-
Schlauch-Phantom mit Sprithsahne umgeben, um das Lungenparenchym zu modellie-
ren.

"GBT aus dem Englischen “global bronchial tree”.
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Tabelle 6.1: Geometrie der 10 Schlauche

Nr. 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10

03 | 04 |05 | 10| 10 [ 15|15 | 20| 20| 25
d; 20 | 30 | 40 | 30 | 40 | 3.0 | 40| 3.0 | 40 | 4.0
do 26 | 38 | 50 | 50 | 60 | 6.0 | 7.0 | 7.0 | 80 | 9.0
D1 -663 | -514 | -360 | 39 | 137 | 280 | 282 | 345 | 315 | 366
D2 -749 | -652 | -b42 | -200 | -148 | 44 | 44 | 184 | 157 | 245
D3 -665 | -538 | -388 8 93 | 252 | 257 | 337 | 308 | 361
D4 =747 | -659 | -551 | -214 | -155 | 33 | 30 | 172 | 143 | 230

wall% | 41 38 36 64 56 7| 67 | 82 | 75 | 80

Abkiirzungen die in dieser und den folgenden Tabellen benutzt werden: Nummer des Schlauches
(Nr.), Wandstérke (w), innerer Durchmesser (d;), d&uBerer Durchmesser (do), gemessene Wandstérke
(w), absoluter Fehler Aw und relativer Fehler %w. CT-Peak-Werte fiir FOV 1 Kernel L (p1), FOV 1
Kernel B (p2), FOV 2 Kernel L (p3) und FOV 2 Kernel B (p4). CT-Peak-Werte hoher als der erwartete
(berechnete) CT-Wert von ~ 207 HE lassen sich durch Amplitudenwerte > 1.0 in der MTF-Kurve des
Scanners begriinden.

Tabelle 6.1 zeigt die Geometrie der Silikonschlduche wie vom Hersteller angegeben.
Wir nummerieren die einzelnen Schliuche, entsprechend der Abb. 6.10, von links nach
rechts aufsteigend. Die Wandstérken von Schlauch Nr. 1 bis zu Schlauch Nr. 10 sind
monoton zunehmend. Die Rekonstruktionen wurden mit dem B Kernel und dem hér-
teren L Kernel durchgefiihrt, als Voxelgrofie wurde 0.19 x 0.19 x 0.9 mm? (FOV 1) und
0.35 x 0.35 x 0.9mm? (FOV 2) mit einem Schichtabstand von 0.45 mm gewéhlt. Alle
Schliuche hatten die gleiche physikalische Dichte, vom Hersteller mit p = 1,14 g/cm?
angegeben. Die CT-Peak-Werte der 10 Schlduche fiir die beiden verwendeten FOVs und
fiir beide Rekonstruktionskernels sind in Tabelle 6.1 abgedruckt. Wegen der Korrelati-
on zwischen den CT-Werten und der Dichte p, 1d8t sich ein zu erwartender CT-Wert
mittels den in [SBS00] beschriebenen Konvertierungsmethoden berechnen. Wir erhal-
ten rechnerisch eine Rontgendichte von ca. 207 HE'®, basierend auf der vom Hersteller
angegebenen Dichteinformation. Abb. 6.11 zeigt die benétigten BPL-Werte!? fiir ein
exaktes Messen der Schlduche.

8Benutzt wurde die Konvertierungsformel (19) aus [SBS00]: (1.017 + 0.592 x 1073 H) gem ™, H ist
Variable fiir den Hounsfieldwert, p steht fiir die Dichte des Materials.

Dje BPL-Werte wurden mittels Ausprobieren ermittelt, fiir die Definition des BPL-Wertes siehe
6.2.2.
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Abbildung 6.11: Die benétigten BPL-Werte um die wahren Wandstérken der 10
Schldauche zu erhalten. Die fiir diesen Graphen benutzten Bilder wurden mit dem L
Kernel und FOV 1 rekonstruiert. Schliuche mit schmaleren Wanden erzeugen kleinere
CT-Peak-Werte. Man erhélt etwas hohere CT-Peak-Werte, als der berechnete zu er-
wartende CT-Wert von ~ 207 HE, fiir die breiteren Schlauchwéinde. Dieser Effekt 148t
sich mit den hoheren Amplituden der MTF eines CT-Scanners begriinden (sieche Ab-
schnitt 6.4). Die Pfeile zeigen auf Schlauch Nr. 4 und Nr. 5, beide haben die gleiche
Wanddicke aber signifikant unterschiedliche CT-Peak-Werte (39 HE and 137 HE). Dies
wird hauptséchlich durch die verschiedenen Durchmesser der beiden Schlduche, die den
CT-Peak-Wert im Zuge der Faltung des idealen CT-Bildes mit der System-PSF be-
einflussen, hervorgerufen. Offensichtlich gibt es keine bijektive Abbildung zwischen den
BPL-Werten und den CT-Peak-Werten. Man bemerke, dass es moglich ist, fiir verschie-
dene Wanddicken gleiche CT-Peak-Werte zu erhalten - dies ist durch die Form der MTF
eines CT-Scanners begriindet - es ist keine umkehrbare Funktion (siche Abb. 6.4). Im
Allgemeinen gibt es keinen exakten linearen Zusammenhang zwischen den BPL-Werten
und den CT-Peak-Werten.

Fiir eine zweite Aufnahmesituation wurden die Schlduche, von Sprithsahne um-
geben, gescannt. Die Spriihsahne weist in den CT-Bildern einen mittleren CT-Wert
von ca. —750 HE auf und dient zur Simulation des Lungenparenchyms. Das Silikon-
Schlauch-Phantom wurde mit und ohne simuliertem Lungenparenchym sowohl ortho-
gonal zur Scannebene (90° Scan) als auch in einem 45° Winkel zur Scanebene (45°
Scan) im CT-Scanner platziert. Die Kalibrierung des A-Wertes an die zwei verschiede-
nen Kernel erfolgte durch Vermessen von Schlauch Nr. 10 (in FOV 1, 90° Scan). Fiir
das Vermessen der Schlduche wurde A = 0.90, fiir alle Scans die mit Kernel L, und
A = 0.93, fiir alle Scans die mit Kernel B rekonstruiert wurden, benutzt. Die Messresul-
tate werden im Folgenden besprochen, die meisten sind tabellarisiert. Abb. 6.12 zeigt
exemplarische Screenshots, beim Vermessen des Phantoms erstellt. Die berechneten in-
neren und dufleren Radien héngen hauptséchlich von der berechneten Wandstérke ab,
deshalb beschrinken wir uns in der tabellarischen Darstellung auf die Resultate der
Wanddickenberechnung.

Tabelle 6.2 dokumentiert die Resultate der einfachen FWHM-Methode. Der mittlere
absolute Fehler (relative Fehler) fiir die Wanddickenbestimmung der einzelnen Rohrchen
war 0.31 mm (70 %) fir den L Kernel und FOV 1. Der maximale relative Fehler trat
fiir das kleinste Rohrchen (Nr. 1) mit 318 % auf. Man beachte, dass sogar die monoton
zunehmende Wandstérke von Rohrchen Nr. 1 bis Nr. 10 von der FWHM-Methode nicht
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Abbildung 6.12: (a) Der Graph eines Rohrchens besteht genau aus einer Kante und
2 Endpunkten. Eine Ebene orthogonal zur Richtung der Kante ist dargestellt. (b) Be-
rechnete innere und duflere Wandgrenzen eines Rohrchens. (c) Entlang der Skelettlinie
eines Rohrchens kénnen viele Wandvermessungen durchgefiihrt werden.

erhalten bleibt. Fiir den B Kernel und FOV 1 war der mittleren Fehler 0.57 mm (100 %).
Die mittleren Fehler mit der FWHM-Methode waren fiir FOV 2 etwas hoher?’: 0.36 mm
(77 %) fiir den L Kernel und 0.60 mm (104 %) fiir Kernel B.

Die folgenden Tabellen dokumentieren die Messresultate mit der neuentwickelten
IBM. Die mittleren Fehler in Tabelle 6.3 waren fiir FOV 1 0.02 mm (2 %) und fir
FOV 2 0.02 mm (3 %) - dies sind die Resultate fiir den B Kernel und den 90° Scan.
Fiir den L Kernel und FOV 1 lieferte IBM 0.01 mm (2 %) und fiir FOV 2 0.02 mm
(2 %) ?Y. Die durchschnittlichen Fehler waren fiir FOV 2 geringfiigig hoher.

In Tabelle 6.4 sind die durchschnittlichen Fehler 0.01 mm (2 %) fiir den 90° Scan,
rekonstruiert mit Kernel L und FOV 1, und 0.02 mm (2 %) fiir den 45° Scan. Fiir FOV 2
waren die durchschnittlichen Fehler 0.02 mm (2 %) fiir den 90° Scan und 0.03 mm (4 %)
fiir den 45° Scan ?°. Es liegen somit nur kleine Unterschiede zwischen den Resultaten
fiir die beiden verschiedenen Winkel vor.

Die Tabellen 6.5 und 6.6 zeigen die Resultate fiir die schwierigsten Testsituationen,
die Rohrchen waren hier von der Sprithsahne umgeben, die das Lungenparenchym simu-
lieren soll. Die mittleren Fehler fiir den 90° Scan und FOV 1 waren 0.03 mm (3 %) und
fiir den 45° Scan 0.03 mm (4 %). Die Fehler waren fiir FOV 2 etwas grofier: 0.04 mm
(5 %) fiir den 90° Scan und 0.04 (5 %) fiir den 45° Scan.

Die neue integral-basierte Methode liefert im Allgemeinen gute Ergebnisse in allen
getesteten Situationen. Die grofiten Fehler treten bei den schwierigsten Testsituationen
auf, die Fehler sind im Allgemeinen fiir geringere Wandstérken leicht grofer.

20Dje einzelnen Resultate fiir diesen Scan sind nicht tabellarisiert.
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Tabelle 6.2: Phantommessungen - Vergleich der Resultate der FWHM-Methode fiir
den B Kernel und den L Kernel (FOV 1, 90° Scan)

FOV 1 FOV 1
Kernel B & 90° Kernel L & 90°

no. | w | Aw | %w w | Aw | %w
1 | 1.20 | 0.90 | 299.67 | 1.25 | 0.95 | 318.00
2 | 1.57 | 1.17 | 292.00 | 1.13 | 0.73 | 183.00
3 | 1.50 | 1.00 | 200.00 | 1.10 | 0.60 | 120.00
4 1165|065 | 64.70 | 1.29 | 0.29 | 28.80
5 | 1.64 | 0.64 | 64.00 | 1.30 | 0.30 | 30.30
6 | 1.86 | 0.36 | 23.87 | 1.9 | 0.09 | 5.73
7 | 1.84 | 0.34 | 22.67 | 1.58 | 0.08 | 5.53
8 1222022 10.75 | 2.02 | 0.02 0.90
9 | 224024 | 12.10 | 2.06 | 0.06 3.00
10 | 2.65 | 0.15| 6.00 | 2.52 | 0.02 | 0.84

Tabelle 6.3: Phantommessungen - Vergleich der Resultate mit IBM fiir FOV 1 und
FOV 2 (Kernel B, 90° scan)

FOV 1 FOV 2
Kernel B & 90° Kernel B & 90°
no. | w Aw | %w | w | Aw | %w
1 ]0.29|-0.01 ]| 267|031 | 0.01 | 3.67
2 1041 0.01 | 2.00|0.42 | 0.02 | 4.25
3 1054 0.04 | 7.60 | 0.54 | 0.04 | 7.80
4 1 1.03| 0.03 | 2.50 | 1.03 | 0.03 | 3.00
5 | 1.02] 0.02 | 240 | 1.06 | 0.06 | 5.80
6 1.48 | -0.02 | 1.20 | 1.49 | -0.01 | 0.87
7 | 1.50 | 0.00 | 0.27 | 1.49 | -0.01 | 0.53
8 12,02 0.02 | 090|202/ 0.02 | 0.80
9 1198 |-0.02 | 1.15 | 1.99 | -0.01 | 0.50
10 | 2.50 | 0.00 | 0.12 | 2.51 | 0.01 | 0.40
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Tabelle 6.4: Phantommessungen - Vergleich der Resultate mit IBM fiir Scanwinkel
von 45° und 90° (Kernel L, FOV 1)

FOV 1 FOV 1
Kernel L & 90° Kernel L & 45°

w Aw | %w | w Aw | %w

0.29 | -0.01 | 2.33 | 0.31 | 0.01 | 1.67
0.41 ] 0.01 | 3.50 | 0.43 | 0.03 | 6.75
0.54 ] 0.04 | 7.60 | 0.53 | 0.03 | 5.80
1.01 | 0.01 | 0.60 | 1.01 | 0.01 | 1.40
1.03 | 0.03 | 3.30 | 1.04 | 0.04 | 4.10
1.49 | -0.01 | 0.67 | 1.48 | -0.02 | 1.07
1.50 | 0.00 | 0.33 | 1.49 | -0.01 | 0.60
1.99 | -0.01 | 0.30 | 1.98 | -0.02 | 1.20
1.98 | -0.02 | 0.80 | 1.97 | -0.03 | 1.35
2,50 | 0.00 | 0.16 | 2.52 | 0.02 | 0.92
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Tabelle 6.5: Phantommessungen - Vergleich der Resultate mit IBM fiir Scanwinkel
von 45° und 90° (Spray Cream, Kernel L, FOV 1)

FOV 1 & Kernel L & | FOV 1 & Kernel L &
Spray Cream & 90° Spray Cream & 45°
no. | w | Aw %ow w | Aw Yow
1 ]0.31| 0.01 2.33 0.33 | 0.03 9.67
2 1041 0.01 3.00 0.44 | 0.04 8.75
3 10.53 | 0.03 6.40 0.55 | 0.05 9.60
4 10.98 | -0.02 1.70 1.03 | 0.03 3.30
5 | 1.03 | 0.03 2.60 1.06 | 0.06 6.00
6 | 1.48 | -0.02 1.53 1.47 | -0.03 2.13
7 | 1.47 | -0.03 1.87 1.50 | 0.00 0.07
8 | 1.95 | -0.05 2.55 1.98 | -0.02 1.00
9 | 1.94 | -0.06 2.85 1.95 | -0.05 2.40
10 | 2.47 | -0.03 1.40 2.50 | 0.00 0.12
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Tabelle 6.6: Phantommessungen - Vergleich der Resultate mit IBM fiir Scanwinkel
von 45° und 90° (Spray Cream, Kernel L, FOV 2)

FOV 2 & Kernel L & | FOV 2 & Kernel L &
Spray Cream & 90° Spray Cream & 45°
no. | w | Aw Yow W Aw Yow
1 10.36 | 0.06 19.33 | 0.35 | 0.05 18.00
2 042 | 0.02 4.25 0.36 | -0.04 9.75
3 10.55 | 0.05 9.00 0.54 | 0.04 7.00
4 11.03| 0.03 2.90 1.01 | 0.01 1.00
5 | 1.09 | 0.09 8.70 1.08 | 0.08 8.20
6 | 1.51 | 0.01 0.67 1.47 | -0.03 1.87
7 | 1.51 | 0.01 0.80 1.50 | 0.00 0.20
8 | 1.96 | -0.04 2.20 1.97 | -0.03 1.55
9 | 1.96 | -0.04 2.20 1.95 | -0.05 2.65
10 | 2.47 | -0.03 1.08 2.52 | 0.02 0.96

6.4.2 Globale Bronchialbaumanalyse

Abb. 6.13 zeigt 3 Graphen, die aus den Messresultaten eines menschlichen Bronchial-
baums generiert wurden. Abb. 6.13a zeigt die wall%-Werte aufgetragen gegen den dufle-
ren Durchmesser der vermessenen Bronchien. Man beachte, dass fiir einen bestimmten
auBeren Durchmesser verschiedene wall%-Werten gemessen wurden.

Abb. 6.13b zeigt die CT-Peak-Werte aufgetragen versus dem &ufleren Durchmes-
ser und Abb. 6.13c dokumentiert den linearen Zusammenhang zwischen dem &dufleren
Durchmesser und der Wandstérke, der in (1.2) hergeleitet wurde. Ein linearer Zusam-
menhang kann fiir Bronchien mit einem dufieren Durchmesser kleiner als 8 mm gesehen
werden. Es sollte klar sein, dass sich die Messergebnisse, selbst wenn wir einen Bronchus
perfekt vermessen konnten, in zwei verschiedenen Scans eines Individuums unterschei-
den konnen, da wall% auch von dem Einatemstadium des Individuums abhéngt. Die
Flache bzw. das Volumen des Lumens ist nicht konstant. Zum Vermessen der Bronchi-
en empfiehlt es sich, den CT-Scan wihrend tiefer Inspiration durchzufiihren®!, dadurch
wird der Kontrast zwischen Bronchialwand und beliiftetem Lungenparenchym erhéht??
und ein Vermessen der Bronchien erleichtert. Der Einatmungsstatus kann sich des wei-
teren auch wihrend des Scans eines Individuums leicht &ndern, dieser Effekt wird durch
die sehr hohe Geschwindigkeit aktueller Scanner verringert und wird in der Zukunft,
durch die sich stédndig steigernde Performance der CT-Scanner, weiter eingeddmmt.

2Der Scan wihrend Inspiration ist der Standard in der radiologischen Lungendiagnostik.

22Um einen CT-Scanner zu einer festgelegten Atemphase zu starten, werden in der Medizin soge-
nannte Trigger eingesetzt. Trigger sind technisch gesteuerte Ausloser eines Messvorgangs (hier: des
CT-Scans). Ein CT-Scanner kann beispielsweise mittels EKG oder mit einem um den Brustkorb ange-
legten Giirtel getriggert werden. Fiir Routinescans ist der Einsatz eines Triggers nicht iblich - getriggert
wird in der klinischen Routine mit der Aufforderung: “Bitte tief einatmen!”
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Abbildung 6.13: (a) wall% vs. &uflerer Durchmesser. Fiir einen einzelnen #ufleren
Durchmesser wurde ein Bereich fiir wall% gemessen. GBT3g = 38.10. (b) CT-Peak-
Wert vs. duflerer Durchmesser. (c) Berechnete Wanddicke vs. &uflerer Durchmesser.
Parameter des linearen Fits: Steigung = 0.194, R? = 0.702, residual standard error
= 0.128. Die Graphen (a)-(c) sind aus einem menschlichen Datensatz entstanden. Die
Software konnte die Wanddicken in 904 verschiedenen orthogonalen Ebenen bestimmen.

Wiederholbarkeit der globalen Bronchialbaumanalyse

Um die Wiederholbarkeit von Bronchialwanddickenbestimmungen in realen CT-Bildern
echter Lungen zu priifen, wurden 8 Schweine zweimal gescannt. Es wurde das identische
Scan-Protokoll eingesetzt, der zweite Scan erfolgte eine kurze Zeitspanne nach dem
ersten Scan nach einer Repositionierung der Schweine auf dem CT-Scanner (Siemens
Somatom Plus 4). Die Schweine wurden mechanisch ventiliert und die Scans wéhrend
eines Atemanhaltens durchgefiihrt. Alle Datensétze wurden mit dem gleichen Kernel
rekonstruiert. Die VoxelgréBe war 0.31x0.31x 1.0 mm?. Die maximale absolute Differenz
zweier G BT3 g-Werte eines Schweines war 1.22 und die mittlere Differenz war 0.60 (siehe
Abb. 6.14).
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GBTss

Scan 1 Scan 2

Abbildung 6.14: Box-Whisker-Plot der GBTj3g-Werte fiir zwei Scanserien der glei-
chen 8 Schweine. Der Pearson-Korrelationskoeffizient der GBT3g-Werte der beiden
Scanserien war r = 0.93. Der Median der GBT3g-Werte war im ersten Scandurchgang
35.14 und im 2. Durchgang 35.26 .

Globale Bronchialbaumanalyse
von Raucher- und Nichtraucher-Datensitzen

L&Bt sich mit der globalen Bronchialbaumanalyse eine Gruppe von Rauchern von einer
Nichtrauchergruppe unterscheiden? Um dies zu beantworten haben wir 16 Raucher mit
einer Rauchervergangenheit von 50 & 25 Packungsjahren®® und 15 Nichtraucher CT-
Datensétze ohne Rauchervergangenheit analysiert. Alle Datensétze wurden mit dem
gleichen CT-Scanner (Siemens Volume Zoom) erzeugt und mit dem gleichen Kernel
rekonstruiert. Die VoxelgroBe war 0.39 x 0.39 x 1.0 mm?. Der Medianwert der G BT 3 8-
Werte fiir die Raucher war 39.12 (Mittelwert 38.86, Wertebereich 24.73-51.74) und fiir
die Nichtraucher 28.56 (mean 29.62, range 24.40-40.60), siche Abb. 6.15. Der GBTj3 g-
Medianwert ist signifikant unterschiedlich fiir die beiden Gruppen (zweiseitiger Wilco-
xon rank sum test: p = 0.0008). Der Median der Steigung des linearen Fits zwischen
der Wandstérke und dem &duflerem Luftwegsdurchmesser (siehe den Beispielgraphen
Abb. 6.13c) war 0.18 (Mittelwert 0.18, Wertebereich 0.11-0.29) fiir die Raucher und
0.14 (Mittelwert 0.14, Wertebereich 0.10-0.22) fiir die Nichtraucher. Die Steigung war
fiir die Raucher signifikant hoher (zweiseiter Wilcoxon Rangsummentest: p = 0.0041).

In dieser Untersuchung war die neue Methode in der Lage zwischen Rauchern und
Nichtrauchern anhand der Bronchialwanddicke zu unterscheiden. Weitere klinische Stu-
dien zur Quantifizierung der Bronchialwénde bei Lungenerkrankungen, u.a. mit Rau-
chern und Nichtrauchern, werden fortgesetzt.

Die durchschnittliche Laufzeit auf einem PC (Intel Pentium 4, 3.0 GHz, 2GB RAM)
fiir die vorbereitenden Algorithmen (Segmentierung, Skelettierung, Graphenaufbau)
war 202 s (Wertebereich 176-238 s). Die durchschnittliche Laufzeit fiir die darauf fol-
gende globale Analyse der Bronchialbdume betrug 406 s (Wertebereich 296-501 s) und
hing hauptsichlich von der Grée des Baums und der Bildqualitit ab?4. Mehr als 500,
als “glaubwiirdig” eingestufte Messungen, konnten fiir jeden Patienten in ein Textfile
fiir statistische Auswertungen geschrieben werden.

#3Packungsjahren (engl. pack-years): die Zahl der tiglich konsumierten Zigarettenpackungen (Inhalt
ca. 20 Stiick) wird mit der Zahl der Raucherjahre multipliziert.

2 Der zeitaufwindigste Teil ist der zur Zeit noch das Ellipse Fitting, da dies als Octave-Script imple-
mentiert ist und via Pipe (sieche B.2.1) benutzt wird.
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Man beachte, dass der GBT3g-Wert den globalen Bronchialbaum beschreibt und
von dem segmentierten Teil des Bronchialbaums abhéngt. Der GBT3g-Wert kann un-
ter Umstédnden verfilscht werden, falls eine Erkrankung nicht homogen in der Lunge
verteilt ist oder wenn von der Krankheit beeinflusste Bronchien nicht von dem Seg-
mentierungsalgorithmus detektiert wurden. Fiir die in diesem Abschnitt beschriebenen
Analyseergebnisse wurden die Segmentierungsergebnisse des in 4.4 beschriebenen Tra-
cheobronchialbaumtracers benutzt.

Fiir die statistischen Auswertungen in diesem Abschnitt wurde GNU R 2.3.1 fiir
Windows benutzt.

GBTss

———

Nichtraucher Raucher

Abbildung 6.15: Box-Whisker-Plot der GBTj3g-Werte der 16 Raucher- (Median
GBT;g-Wert 39.12) und 15 Nichtraucher-Datensitze (Median GBT3g-Wert 28.56).

6.4.3 Weitere Phantommessungen

Beim Durchfithren der Phantommessungen in 6.4.1 haben wir gesehen, dass sich die
Messresultate fiir die FWHM-Methode durch das Verringern der Grofle des FOVs ver-
bessern lassen. Der mittlere Fehler mit der FWHM-Methode ist fiir FOV 2 (90° Scan,
Kernel L) 0.36 mm und fiir das kleinere FOV 1 0.31 mm - im Vergleich dazu ist die
erzielte absolute Verbesserung mit IBM nur gering: der mittlere Fehler hat sich von
0.02 mm auf 0.01 mm verringert. Die geringe absolute Verringerung des Fehlers liegt
hauptséchlich am ohnehin schon sehr geringen Fehlerniveau mit IBM. Unter der An-
nahme, dass ein Arzt die exakte Kante eines Objekts dhnlich der FWHM-Methode ab-
schiitzt, bedeutet das aber, dass sich die Qualitdt der CT-Bilder durch Verringern des
FOVs fiir den menschlichen Betrachter verbessert. Durch Verringern des FOVs kénnen
kleine Strukturen fiir einen Arzt besser zu beurteilen sein, und somit unter Umstidnden
Diagnosen verbessern bzw. erleichtern. Aus diesem Grund haben wir noch untersucht,
wie sich die Messfehler bei weiteren Verkleinerungen des FOVs verhalten. Erneut wurde
das Silikon-Schlauch-Phantom mit dem Philips Multislice-CT Scanner (Brilliance CT
64, Philips Medical Systems, Niederlande) gescannt (90° Scan, B Kernel). Es wurden 4
verschiedene quadratische FOVs bei einer Matrixgrofie von 5122 untersucht: FOV 50,
FOV 100, FOV 200 und FOV 360, die Zahlenangabe entspricht immer der Seitenléinge
des gewihlten Quadrats?. Der mittlere Fehler ist mit IMB fiir FOV 360 war 0.03 mm
(4 %), fur FOV 200 0.02 (2 %), fiir FOV 100 0.02 (2 %) und fir FOV 50 0.02 (2 %).
Wahrend sich der mittlere Fehler bei IBM somit fast nicht veréndert, sind bei der

*Bei einer MatrixgroBe von 5122 resultiert fiir FOV 360 ein Pixelabstand von 360/512 mm =
0.70 mm.
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FWHM-Methode grofiere Verdnderungen zu verzeichnen: Der mittlere Fehler fiir FOV
360 ist 0.48 mm (92 %), fur FOV 200 0.33 (72 %), fir FOV 100 0.28 (62 %) und fiir
FOV 50 0.26 (60 %). Wir kénnen somit festhalten, dass die Messfehler fiir die FWHM-
Methode durch Verringern des FOVs verkleinert werden kénnen, bei IBM sind kaum
Anderungen zu erkennen. Abb. 6.16 dokumentiert die Messergebnisse.

3 T T T T 26 T
Matrix 512 + FOV 50 Matrix 512 +
Matrix 512 x FOV 100 Matrix 512 x
Matrix 512 FOV 200 Matrix 512 %
Matrix 512 @ 24 FOV360Matrix512 ©
25 ¥

W in mm

H
B

’ B % in mi W in mi
Abbildung 6.16: Messresultate von IBM und FWHM-Methode fiir verschiedene
FOVs. (a) Das Verringern des FOVs hat bei der IBM nur einen geringen Einfluss

auf die Messresultate. (b) Die FWHM-Methode reagiert sensitiv auf ein Verringern des
FOVs.

6.5 Diskussion

In diesem Kapitel wurden die Probleme, die beim Vermessen der Bronchialwénde (bzw.
diinner Strukturen im Allgemeinen) in CT-Bildern auftreten, adressiert. Die Beziehung
zwischen physikalischer Dichte, Amplitude und Kontrast in CT-Bildern wurde aufge-
zeigt und eine geschlossene Losung zum Umgehen der beschriebenen Probleme wurde
hergeleitet. Die integral-basierte Methode (IBM) benétigt einen Kalibrierungsschritt
um den A-Faktor auf verschiedene Scanparameter einzustellen. Ein weiterer Nachteil
von IBM ist, dass man einen zu erwartenden Hounsfieldwert des Wandmaterials beno-
tigt. Ist die Methode einmal kalibriert, arbeitet sie, im Falle der globalen Bronchial-
baumanalyse, ohne manuelle Interaktion. Klar ist, dass die CT-Dichte fiir die Bronchi-
alwand entlang des gesamten Bronchialbaums nicht konstant ist, da die Wand aus ver-
schiedenen Gewebearten (Muskelschicht, Knorpel, verkalkter Knorpel, Mucus, etc.) und
verschiedenartigen Zusammensetzungen dieser Gewebearten besteht. Obwohl die ver-
schiedenen Gewebearten iiber dhnliche physikalische Dichten verfiigen, kénnen entlang
des Bronchialbaums etwas unterschiedliche Wanddichten erwartet werden. Eine Opti-
mierung der Methodik kénnte durch ein dynamisches Anpassen von [ in Gleichung
(6.17) erreicht werden, eine Aufgabe fiir die Zukunft. Es werden N = 128 virtuelle
Strahlen fiir das Vermessen in einer berechneten orthogonalen Schicht benutzt. Es ist
vielleicht moglich weniger Strahlen zu benutzen ohne Genauigkeit in den Messresulta-
ten zu verlieren - dies wurde nicht untersucht. Zusétzliche Quellen, die das Bestimmen
der Wandstérke beeinflussen konnen, ist die Auswahl von Profilen mit einem hoheren
Kontrast als ein vordefinierter Schwellenwert, das Sortieren der Messresultate nach der
Lénge des Integrationsweges und die benutzen Error-Variablen um zwischen “glaub-
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wiirdigen” und “unglaubwiirdigen” Messungen zu unterscheiden. Mit diesen Manovern
sollen fragwiirdige Messergebnisse ausgeschlossen werden, es wiren weitere Tests notig
gewesen, um den Einflufl dieser Parameter genauer zu bestimmen. Unser neuer Algo-
rithmus muss auf das verwendete Scanprotokoll mittels Setzen des Korrekturfaktors A
kalibriert werden, A hingt von der System-PSF ab. Wir haben nicht den Einfluss der
verwendeten Strahlendosis auf die System-PSF behandelt - eine Dosisénderung genauso
wie verschiedene Korpermafle von Patienten beeinflussen die CT-Bilder und infolgedes-
sen auch die Profile durch die Bronchialwédnde. Zumindest wurde die Strahlungsdosis
in unseren Studien konstant gehalten. Zusétzlich ist, wie schon bei seiner Einfithrung
erwihnt, der Korrekturfaktor A\ keine Konstante, sondern héangt von der Lénge des
Integrationpfades ab. Fiir alle Phantommessungen wurden konstante A-Faktoren be-
nutzt, trotzdem wurden sehr gute Resultate in der Wanddickenbestimmung erzielt, die
Methodik ist somit nicht sehr sensitiv beziiglich des A-Faktors. Die erzielten Messergeb-
nisse waren fast schon besser wie erwartet, eine mogliche Erkldrung hierfiir kénnte die
nicht beachtete Kriitmmung der Wéande oder die im Allgemeinen nicht-separable PSF
des CT-Systems sein.

Die Methode von Saba und seinen Mitarbeitern wurde mittels eines Phantoms be-
stehend aus 5 Plexiglas-Rohrchen mit einer Wanddicke zwischen 1.16 mm und 3.05 mm
validiert. Wanddicken von Bronchien innerhalb des hochsten Interesses der medizini-
schen Diagnostik sind jedoch < 1.0 mm, da die Lungenfunktion mutmaflich zu einem
groBen Teil von den kleinen Luftwegen bestimmt wird [HNO™06]. Wir wissen aber nicht
wie gut diese Methode innerhalb dieses Gréflenbereichs arbeitet. Saba et al. schreiben,
dass die modellbasierte Methode in der Lage ist (“im Allgemeinen, mit Ausnahmen”)
die Luftwegsgeometrie innerhalb der Hélfte eines 0.29 mm Pixels fiir Standardrekon-
struktionen zu bestimmen.

Die in [JTSO05] eingefiihrte iterative Methode zeigte gute Resultate fiir die Bestim-
mung der inneren Durchmesser des, zur Validierung benutzten, Plexiglas-Phantoms.
Sie benutzten drei verschiedene Scan-Protokolle (niedrige Dosis, normale Dosis, hohe
Dosis) und eine VoxelgroBe von 0.39x0.39x 0.6 mm?. Die durchschnittliche absolute Ab-
weichung der berechneten Durchmesser zu den nominal angegebenen hat nie 0.26 mm
iiberschritten. Klar ist nicht, wie die Methodik an verschiedene Materialien angepasst
wird. Wanddickenbestimmungen sind nicht beschrieben.

Die Resultate die wir mit unserer neuen integral-basierten Methode beim Vermessen
des Silikon-Schlauch-Phantoms erzielt haben zeigen offensichtlich, dass die Annahmen
(6.11) und (6.14) eine verniinftige Wahl waren. Es wurde gezeigt, dass Messungen mit
der einfachen FWHM-Methode zu unakzeptabel hohen Fehlern fiir Wandstérken kleiner
als < 1.0 mm fiithren. Messungen mit der neuen IBM lieferten fiir alle getesteten Rohr-
chen des Silikon-Schlauch-Phantoms gute Resultate, auch fiir die geringen Wandstérken
der Rohrchen Nr. 1 - Nr. 3. Fiir alle berichteten Resultate der Wanddickenbestimmun-
gen in den Phantomscans waren die Fehler kleiner als 1/3 des Pixelabstandes innerhalb
einer CT-Schicht. Fiir die nicht in den Tabellen angegebenen inneren und dufleren Ra-
dien waren die Fehler der Resultate kleiner als die Hélfte des Pixelabstandes.

Der in 6.3.4 eingefiihrte GBT3g-Wert zeigt gute Reproduzierbarkeit und ist ein
einzelner Parameter, der den Bronchialbaum eines Patienten beschreibt, im Allgemei-
nen basierend auf hunderten von Messergebnissen. Ein Parameter, der in Abhéngigkeit
von der (anatomisch korrekten) Generationennummer der Bronchien bestimmt wird,
ist aus dem medizin-wissenschaftlichen Blickwinkel wiinschenswert. Das hierfiir notige
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automatische Labeling des Bronchialbaums konnte innerhalb dieser Arbeit aber nicht
zuverldssig implementiert werden. Tschirren et al. haben in [JTS05] gute Resultate im
Bereich des Bronchialbaumlabelings publiziert.

6.6 Anmerkung zur Literatur

Ein groBer Teil dieses Kapitels wurde in [WAB107] verdffentlicht.
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Kapitel 7

Zusammenfassung und Ausblick

In Bezug auf Bildqualitét, Orts- und Zeitauflosung, Dosisersparnis und Patientenkom-
fort hat sich die Computertomographie seit ihren Anfingen 1972 drastisch weiterent-
wickelt. Noch immer stellt das Vermessen von kleinen Strukturen in klinischen CT-
Bildern ein grofles Problem dar, dieses 143t sich auch in Zukunft nur bedingt Losen, da
das Auflosungsvermogen der klinischen CT-Scanner beschriankt bleibt. Medizinisches
Ziel dieser Arbeit ist im Schwerpunkt die Entwicklung einer Methodik zum Vermes-
sen der Wanddicke von Bronchien, einer annidhernd tubuliren Struktur. Beim Ausein-
andersetzen mit der Thematik wird die enge Verkniipfung von Mathematik, Physik
und Informatik im Bereich der Computertomographie deutlich. Es wird gezeigt wie
aus konventionellen Rontgenaufnahmen CT-Bilder berechnet werden, wo die mathe-
matischen und physikalischen Fehlerquellen im Bildentstehungsprozess liegen und wie
man ein CT-System mittels Interpretation als lineares verschiebungsinvariantes Sy-
stem mathematisch “greifbar” macht. Basierend auf der linearen Systemtheorie werden
Moglichkeiten zur Beschreibung des Auflésungsvermogens bildgebender Verfahren be-
schrieben. Die vorliegende Arbeit zeigt, wie man den Tracheobronchialbaum aus einem
CT-Datensatz stabil segmentieren kann und diesen mit morphologischen Operatoren
in eine Skelett- und Graphendarstellung iiberfiithrt. Der vorgestellte Skelettierungsalgo-
rithmus, ist sowohl fiir isotrope als auch fiir anisotrope Voxeldatensétze einsetzbar. Die
Schwierigkeiten beim Vermessen von kleinen Strukturen in CT-Bildern werden aus-
fithrlich besprochen. Versucht man beispielsweise mit einem einfachen Verfahren wie
der FWHM-Methode die Wanddicke der Bronchien zu bestimmen, erhélt man inakzep-
tabel hohe Fehler - Fehler in der Gréfienordnung von iiber 200 % sind leicht moglich.
Spétestens an dieser Stelle muss das Auflésungsvermoégen eines Computertomographen
genau verstanden und beachtet werden, um ein akzeptables Bestimmen der Wandstér-
ke von Bronchien zu erlauben. Eine neue, vielversprechende, integral-basierte Methodik
(IBM) zum Vermessen kleiner Strukturen in CT-Bildern wurde entwickelt und validiert.
Durch die Skelett- und Graphendarstellung ist ein Vermessen des kompletten segmen-
tierten Tracheobronchialbaums im 3-dimensionalen Raum mdoglich. In einer mit IBM
durchgefithrten Studie konnte gezeigt werden, dass die durchschnittliche prozentuale
Bronchialwandstéirke in CT-Datensdtzen von Rauchern hoher ist, als in Datensétzen
von Nichtrauchern. Fiir 8 zweifach gescannte Schweine konnte eine gute Reproduzier-
barkeit der IBM-Resultate gezeigt werden. Zusétzlich wurde nachgewiesen, dass ein
Verkleinern des FOVs zwar die Resultate von IBM kaum beeinflufit, dass aber die Re-
sultate der FWHM-Methode damit stark verbessert werden kénnen. Gerade bei der
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Lungenbildgebung spielen oftmals geringe morphologische Verinderungen beim Befun-
den eine grofie Rolle. Beim Beurteilen kleiner Strukturen in der CT kann mittels IBM,
bei bekannter physikalischer Dichte der Struktur, ein sehr prézises Messen erméglicht
werden. Ist die physikalische Dichte nicht bekannt, so kann der Radiologe durch Ver-
kleinern des FOVs beim visuellen Beurteilen genauere Aussagen bzgl. der Grofie einer
kleinen Struktur machen - auch ohne Einsatz von IBM, und ohne die Strahlendosis
zu erhohen. Dies kann als Empfehlung fiir die vermehrte Verwendung der, von moder-
nen Scannern schon angebotenen, Matrixgréfe von 10242 Voxeln verstanden werden
- denn la8t man das FOV unverédndert und vergroflert lediglich die Matrix, so erzielt
man ebenfalls eine Verbesserung der Auflésung. Nachteilig ist natiirlich hier, dass die
anfallende Datenmenge vervierfacht wird. Hier muss zwischen der hoheren Qualitéit der
Bilder und dem vierfachen Speicherbedarf, gegeniiber den standardméflig verwendeten
5122 groBen Bildmatrizen, abgewogen werden.

Fiir die weitere Forschung ergeben sich aus dieser Dissertation ohne weiteres eine
Reihe von Ankniipfungspunkten. Die Methodik und die Idee hinter der IBM kann viel-
leicht auch in anderen Anwendungsbereichen Verwendung finden. Das Einbetten der
entwickelten Messmethodik in die lineare Systemtheorie kann noch verbessert werden,
vor allem die Bestimmung des endlichen Integrationsweges v und der damit einherge-
hende Korrerkturfaktor A, bieten noch Potential zur Verbesserung der vorgestellten
Messmethodik. Daneben liefert die Abbildung des Tracheobronchialbaums durch die
Computertomographie auch in der Zukunft weitere interessante Fragestellungen. Der
Schwerpunkt dieser Arbeit liegt auf dem exakten Vermessen tubulérer Strukturen, die
hierfiir benotigte Segmentierung des Tracheobronchialbaums bietet weiteren Spielraum
fiir Verbesserungen. Wiinschenswert ist auch die Integration eines exakten, anatomi-
schen Labelings des Tracheobronchialbaums - hierzu gibt es schon gute und vielverspre-
chende Ansitze [JTS05]. Ein weiteres Automatisieren der, im Rahmen dieser Arbeit,
entwickelten Software ist erstrebenswert: Ein Arzt sollte von seiner Bildbetrachtungs-
software (benutzerfreundlich) in der Lage sein, Datensétze an die Analyse-Software zu
schicken, und nach einer kurzen Bearbeitungszeit Ergebnisse zuriickbekommen.
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Anhang A

Mathematischer Anhang

A.1 Faltung

Die Faltung (engl. convolution) zweier Funktionen f(x) und g(z) ist definiert als:

f@) v o) = [ " fu)gle - u)du. (A1)

Eine anschauliche Deutung der Faltung ist die Gewichtung einer Funktion mit einer
anderen.
Eigenschaften der Faltung:

e Kommutativgesetz

frg=gxf (A.2)
e Assoziativgesetz
(fxg)xh=[fx(gxh) (A.3)
e Distributivgesetz
frlg+h)=(fxg)+(f*h) (A4)
e Assoziativitdt mit der skalaren Multiplikation
a(f *g) = (af) x g = [ * (ag) (A.5)
mit a € C.
e Ableitungsregel
D(fxg)=Dfxg=fxDg (A.6)
e Faltungssatz
F(f+g9) =V2r (Ff)- (Fg) (A7)

Die Fouriertransformierte F(f *g) (siehe A.8.3) des Faltungsprodukts f* g ist bis
auf den Faktor v27 gleich dem Produkt der Fouriertransformierten von f und g.

Bei der diskreten Faltung wird das Integral durch eine Summation ersetzt, die Faltung
zweier 2-dimensionaler digitaler Bilder v und u hat dann folgende Form:

v(i, ) xuli, ) =YY (@, fu(i =i, j—j'). (A.8)
,[:/ j/
Weiteres iiber die Faltung von Funktionen in [Bra00] [Wik07b] [Jai89].
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A.2 Symmetrische, gerade und ungerade Funktionen

Eine Funktion f(z,y) mit x,y € R heifit kreisformig symmetrisch oder radial symme-
trisch, wenn sich f in der Abhéngigkeit von r schreiben 143t als:

flz,y) = f(r), mit r?=a?+42. (A.9)

Eine Funktion f(x) heifit gerade, wenn

F) = f(~2). (A.10)
Eine Funktion f(x) heifit ungerade, wenn
f(=z)=—f(z). (A.11)

Eine radial symmetrische Funktion f(r) ist gerade.

A.3 Eulersche Formel

Die Fulersche Formel oder Eurlersche Identitdt bezeichnet die Formel:
e =cosx +isinz. (A.12)

Fir x = 7 gilt: A
em=—1. (A.13)

Oft wird diese Formel als die “schonste Formel der Mathematik” bezeichnet. Grund
dafiir ist das gemeinsame Vorkommen von der Eulerschen Zahl e, der trigonometrischen
Funktionen cos und sin, der imaginéren Einheit ¢ der komplexen Zahlen, der Kreiszahl
7w und der Einheit 1 der reellen Zahlen.

A.4 sinc-Funktion

Die sinc-Funktion wird durch die Gleichung sinc(x) := % definiert. An der Stelle

x = 0 lasst sich die sinc-Funktion stetig erweitern, denn nach der Regel von L’Hospital
gilt:

. . /
tig ST _ iy (D), Teosm) (A14)
e—0 7T z—0  (mx) 2—0 T
Somit erhilt man: ()
simm(mx f.. 0
sinc(z) = 4 7 0 el 7 (A.15)
1fir || =0

Die sinc-Funktion ist Teil der Impulsantwort des Ram-Lak-Filters und kann somit beim
Implementieren eines low-pass Filter eingesetzt werden.

130



A.5 Gauflsche Normalverteilung 131

A.5 Gaullsche Normalverteilung

Die GauBische Normalverteilung N (u, 0?) besitzt die Dichte:

1 —(z — p)?
f(.’L') - \/W exp 20_2 .
Sie wird in der Bildverarbeitung meist mit dem Erwartungswert u = 0 eingesetzt. In
1 liegt sowohl das Maximum als auch das Symmetriezentrum der Funktion. o ist die
Standardabweichung der Verteilung und gibt zugleich den Abstand vom Symmetrie-
zentrum zu den Wendepunkten an. Mittels o 1i3t sich die Breite und Hohe der Kurve
verindern. Die zweidimensionale Version der Gaufischen Normalverteilung N2 (1, 02)
hat mit verschwindenden Kovarianzen und Erwartungswerten folgende Gestalt:
f(xv y) - €Xp — 20_2 .
Mit g = 0 und 02 = 1 wird die GauBsche Normalverteilung auch Standard Normalver-
teilung genannt.

(A.16)

(A.17)

2mo?

A.6 Cauchyscher Hauptwert

Ist das Integral f;f(:c) dz uneigentlich an der Stelle ¢ € (a,b) (d.h. [T f(x)dz = £oo

und fcb f(xz)dx = Fo0), da f in einer Umgebung um ¢ unbeschrénkt ist, so bezeichnet
man den Grenzwert

Jim < /a " (@) da + j (@) dx) . CH / ) de, (A.18)

e—0t

falls er existiert, als den Cauchyschen Hauptwert. Der Cauchysche Hauptwert stellt eine
Erweiterung des Integralbegriffs dar, da das Integral weder als Riemann-Integral, noch
als Lebesgue-Integral existiert. Man bezeichnet auch die Grenzwerte

elir(l)l+ </{:rE f(z)dx + Cb+6f(:c) dx) =: CH /ab f(z)dx (A.19)
(uneigentlich an den Stellen a und b)
und
all)rgo ’ f(z)da =: CH/Oo f(z)dx (A.20)
. —a T
mit /_ @) do = 00 und /0 (@) dz = Foo (A.21)

falls sie existieren, als Cauchysche Hauptwerte.

A.7 Diracsche Deltadistribution und Verwandte

Hier werden zunéchst grundlegende Eigenschaften der Diracschen Deltadistribution er-
ldutert und dann die eng verwandten Begriffe Dirac-Kamm, Heavisidesche Sprung-
funktion und Kronecker-Delta beschrieben. Weiterfithrende Informationen zur Dirac-
sche Deltadistribution stehen in [Jai89], mathematische Einfithrung in die Theorie der
Distributionen in [For84b].
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A.7.1 Diracsche Deltadistribution

Die Diracsche Deltadistribution §(-), oft einfach als Dirac-Funktion bezeichnet, wur-
de von dem britischen Physiker Paul Adrien Maurice Dirac eingefiihrt. Sie ist keine
Funktion im herkémmlichen Sinne sondern wird iiber ihr Integral wie folgt definiert
durch:

0(z) =0fiirx #0, (A.22)
/+OO O(z)de =1. (A.23)

Die Dirac-Funktion tritt in der Literatur auch unter den Bezeichnungen Dirac-Delta-
Funktion, Dirac-Impuls, Dirac-Puls, Dirac-Stof3, Stolfunktion oder Einheitsimpulsfunk-
tion auf. Die zu bevorzugende Bezeichnung ist jedoch Dirac-Distribution, da man leicht
sieht, dass keine herkémmliche Funktion obige Bedingungen erfiillt, Abb. A.1 zeigt eine
mogliche Darstellung der Dirac-Distribution. Das Lebesque-Integral miisste verschwin-
den, da die Funktion Lebesque-fast tiberall verschwindet. Erst durch Einfiihrung der
Theorie der Distributionen ldsst sich die Diracsche Deltadistribution wirklich befrie-
digend erkldren. Im Felde der Bildverarbeitung findet die Dirac-Distribution oftmals
Anwendung. Die in dieser Arbeit verwendeten Eigenschaften der Dirac-Distribution
sind:

e Skalierungseigenschaft

/OO6(ax)dx:/oo5(u)%:i:>6(a:c):5|(7w),a€R (A.24)

lal |

Dies zeigt auch, dass die Dirac-Funktion eine gerade Funktion ist, d. h. es gilt

d(z) = o(—=).

e Faltungseigenschaft (Faltungssatz)
/ flx) é(x —a)dz = f(a),a € R (A.25)

Dies wird auch als Siebeigenschaft der Dirac-Funktion bezeichnet. Es wird der
Funktionswert von f an der Stelle a herausgesiebt. 6(z — a) wird oft auch als
da(x) geschrieben.

Die 2-dimensionale Version der Diracschen Deltadistribution ist definiert als:

6(z,y) = 0(x) d(y). (A.26)
Die Diracsche Deltadistribution kann auf entsprechende Art auch hoher-dimensional
definiert werden.
A.7.2 Diracscher Kamm
Der Diracsche Kamm oder Schah-Funktion (engl. “Sha function” oder “comb function”)

stellt eine periodische Folge von Dirac-Stéf3en dar:

comb(z, Azx) := i d(z —nAz). (A.27)

n=—oo
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Abbildung A.1: Die Delta-Distribution ist keine Funktion im herkémmlichen Sinne
und auch der Graph zur Delta-Distribution 148t sich nicht im herkdmmlichen Sinne
zeichnen. Anschaulich stellt man sich die Delta-Distribution als eine beliebig hohe und
beliebig schmale Funktion vor, deren Fliache den Grenzwert 1 besitzt, d.h. die Amplitude
der Funktion miisste gegen Unendlich gehen. Im Graphen ist die unendliche Amplitude
durch die Pfeilspitze angedeutet.

Abbildung A.2: Abtastung einer kontinuierlichen Kosinusfunktion (links) mit dem
Diracschen Kamm (Mitte) . Die gesampelte Funktion (rechts) l#8t sich schreiben als:
coss(z) = cos(x) - comb(z, Az = 1).

Mit Hilfe des Diracschen Kamms 148t sich das Abtasten einer Funktion mathematisch
durch Multiplikation mit der abzutastenden Funktion beschreiben:

fs(z) = f(z) comb(z, Az) = > f(nAz)d(z — nAxz). (A.28)

n=—oo

Abb. A.2 zeigt dies beispielhaft fiir die Kosinusfunktion. In der Literatur wird oft das
kyrillische Zeichen III als Bezeichner fiir den Diracschen Kamm benutzt.

A.7.3 Heavisidesche Sprungfunktion
Sei ©(x) = H(z) : R — R die Heavisidesche Sprungfunktion, benannt nach dem
britischen Physiker und Mathematiker Oliver Heaviside. Diese wird definiert durch:

O(x) :== (A.29)

0 firxz<O
1 firz>0"

Die Heaviside-Funktion ist im Nullpunkt nicht stetig und damit auch nicht differenzier-
bar. Beziiglich des erweiterten Differentialoperators fiir Distributionen, kann man O(z)
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Abbildung A.3: Der Graph des Kronecker-Deltas hat an der Stelle 0 den Wert 1 und
ist sonst iiberall 0.

differenzieren und es gilt:

L 0@) = (). (A.30)

A.7.4 Kronecker-Delta

Das Kronecker-Delta ist eine Funktion, deren Definitionsbereich die Menge der ganzen
Zahlen ist (siehe Abb. A.3). Sie verschwinden iiberall, mit Ausnahme an der Stelle 0:

_J0 firn#0
o(n) == {1 im0 (A.31)

Ein Verschieben der Stelle, an der das Kronecker-Delta nicht verschwindet, 148t sich
durch die Schreibweise d(n-n’) ausdriicken. Dieses ¢ gibt an der festen Stelle n’ den
Werte 1 zuriick und verschwindet im {ibrigen Definitionsbereich.
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f(r) fa(=)
exp(—r2/20?) (27) o exp(—x2/20?)
o(r)/mlr] o(r)

Tabelle A.1: Abel-Transformationen.

A.8 Transformationen

A.8.1 Abel-Transformation

Einen Spezialfall der Radon-Transformation (siehe 2.4.1) stellt die Abel-Transformation
dar (fiir die Herleitung des Zusammenhangs siehe 3.3). Diese ist fiir kreisformig sym-
metrische 2-dimensionale Funktionen f(z,y), geschrieben als f(r) mit 7? = 2% + 32,
definiert als:

(A.32)

fa(z) ::2/:0\/%&«.

Mehr iiber die Abel-Transformation ist in [Bra00] zu finden. Tab. A.1 zeigt zwei aus
diesem Werk entnommene Abel-Transformationen.

A.8.2 Hilbert-Transformation

Die Hilbert-Transformation von f(z) ist eine lineare Integraltransformation, die als

R B 0 IS ST (A.33)

/
T) o —T T

(Hfl(z) = g(z) := -

definiert ist. Auf der rechten Seite ist der Cauchysche Hauptwert (siche A.18) des In-
tegrals gemeint. Es gilt: H~! = —H, d.h. f(z) = —(;—; « [Hf](z), beispielsweise gilt:
[H cos](z) = —sin(z) und [H sin|(z) = cos(z). [Bra00, S. 359 ff.] [Her80]

A.8.3 Fourier-Transformation

Die Fourier-Transformation von f(z): R — C ist definiert als:

FQ =[AN© = [ f@e . (4.34)
Fiir die inverse Fourier-Transformation gilt dann:
f@) = [F R = [ PO, (A.35)

Die Riicktransformation existiert nur unter den Voraussetzungen,
e dass das Integral von |f(z)| von —oo bis oo existiert,
e cventuelle Unstetigkeitsstellen von f(z) sind alle endlich,

e und f(x) ist von beschrénkter Variation.
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Abbildung A.4: Links die Rechteckfunktion rect(zd) (A.38 mit d := 1/10) im Orts-
raum, rechts die Frequenzantwort der Rechteckfunktion - die, abgesehen vom Vorfaktor
d~1, der sinc-Funktion (A.15) entspricht.

Entsprechend lisst sich die 2-dimensionale Fourier-Transformation definieren:

F(61.6) = [Fof)(61.6) = / / T fay)e tT@rten qpdy. (A36)
Die Inverse im 2-dimensionalen ist dann:
fla,y) = [Fy ' Fl(z,y) = / /_ - F(&,&)e?m@n+ey) qe, dg, . (A.37)

Beispiel. Berechnen wir nun die Fourier-Transformation im Beispiel an der Funktion:

1 fii <1
II(x) = rect(z) := ir |z| < 2 (A.38)
0 fiir ‘.’IJ’ > 5
Dann gilt fiir die Fourier-Transformation von rect(dx),d € R :
[F rect](d€) = / rect(dz)e 2™ dx (A.39)
_;_1
= / e 2T (g (A.40)
_1lg-1
2
Lg-1
1 . 2
= it (A.41)
—2271'5 —%dil
sin(réd—1) (A.42)
7€ '

Von A.41 nach A.42 gelangt man mit der Eulerschen Formel A.3. Abb. A.4 zeigt die
Rechteckfunktion im Ortsraum und ihre Frequenzantwort.

Die Fouriertransformierte der Punktantwort i eines linearen Systems H wird auch als

Frequenzantwort (engl. frequency response) H des Systems H bezeichnet. Weiterfiih-
rende Informationen zur Fourier-Transformation findet man in [Bra00, Smi99].
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Hankel-Transformation

Die 2-dimensionale Fouriertransformierte einer kreisférmig symmetrischen Funktion
f(z,y) = f(r) ist ebenfalls kreisformig symmetrisch und kann F(£1,&) = F(q) ge-
schrieben werden [Bra00, S. 336]. Es gilt dann:

F(q) = 27T/ f(r)Jo(2mqr)rdr (A.43)
0
und -
fr) =27 [ Flaph(2maradg (A.44)
0
mit der Bessel-Funktion
L[ ieos(d)
Jo(z) = %/0 e ds. (A.45)

Man bezeichnet F(q) als Hankel-Transformation oder Fourier-Bessel-Transformation
von f.

Anwendungsbeispiele der Fourier-Transformation

Die Fourier-Transformation findet in der Bildverarbeitung vielfache Anwendung. Bei-
spiele hierfiir sind das Filtern von Bilddaten, die Datenkompression oder die schnelle
Faltung. Das Bild wird vom Ortsraum mit Hilfe der Schnellen Fourier-Transformation
(engl. fast Fourier transform, FFT) in den Frequenzraum transformiert. Dort wird es
dann verarbeitet und abschlieend wieder, mit Hilfe der inversen FFT, zuriick in den
Ortsraum gebracht.

Beim Filtern von Bildern kénnen beispielsweise bestimmte Frequenzbereiche aus
dem Frequenzspektrum herausgenommen werden. Man spricht etwa von Tiefpaffiltern,
falls die hohen Frequenzanteile herausgenommen werden und von Hochpaffiltern, falls
die niedrigen Frequenzen gestrichen werden. Eine Kombination aus Tief- und Hochpaf3-
filter wird als Bandpaflfilter bezeichnet.

Das Prinzip der Datenkompression beruht darauf, dass man aus einem Bild die
hochfrequenten Anteile herausnehmen kann und sich der Qualitdtsverlust zunéchst
nicht spiirbar bemerkbar macht. Abb. A.5 zeigt 3 verschiedene Beispiele. In der 3.
Zeile der Abbildungen wurden 49% aller Fouriereintrige geloscht, der subjektive Qual-
titdtsverlust ist nicht allzu grofl. Der objektive Qualititsverlust ist durch die beige-
fiigten Fehlermafle » und MSE dokumentiert. Nach diesem Prinzip lassen sich auch
Audiosignale komprimieren. Da der Mensch nur ein bestimmtes Frequenzspektrum er-
fassen kann, kénnen nicht horbare Frequenzen ohne einen horbaren Qualtitédtsverlust
aus dem Fourierspektrum entfernt werden. Siehe hierzu Informationen zu dem MP3-
Format [Wik07d].

Als drittes Beispiel sei hier auf die schnelle Faltung von Bildern hingewiesen. Braucht
man zum Berechnen der Faltung zweier Bilder der Matrixgréfie N x N im Ortsraum
O(N?) Operationen, so liegt der Gesamtaufwand fiir die Faltung zweier Bilder iiber
den Frequenzraum (FFT +— Multiplikation der Fourierkoeffizient — inverse FFT) bei
O(N -1g(N)) [LOPRI7, S.244].
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= 0.028 r = 0.010 r = 0.004
MSE=0.000 MSE=0.000 MSE=1.103

;

r = 0.051 r = 0.035 r=0.019
MSE=0.001 MSE=0.000 MSE=26.675

T

7= 0.104 r=0177 = 0.048

MSE=0.004 MSE=0.001 MSE=147.050
Abbildung A.5: Links: Die Rechteckfunktion rect(5—16($—128)). Mitte: Quadrat inner-
halb einer 64 x 64-Bildmatrix. Rechts: 64 x 64-Urlaubsschnappschuss. Die Abbildungen
oben wurden mittels 1-dimensionaler bzw. 2-dimensionaler Fast Fourier Transformation
(FFT) in den Frequenzraum iiberfithrt. Es wurden 0, 7%, 49%, 79% aller Fourierko-
effizienten geloscht und dann die inverse 1- bzw. 2-dimensionale FF'T ausgefiihrt. Die
Fehlermafe r (siche (2.60)) und MSE (siche (4.3)) wurden gegen das Orignalbild bzw.
-signal berechnet. Die Uber- und Unterschwinger an den Unstetigkeitsstellen, gut bei
der Rechteckfunktion links unten zu sehen, werden als Gibbs Phénomen (engl. Gibbs
phenomenon) oder Ringing bezeichnet.
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A.9 Bandbegrenzte Bilder

Waihrend des Aufnahmeprozesses digitaler Bilder wird ein bandbreitenbeschranktes Ab-
bild der Realitét erzeugt. Eine Funktion f(x,y) heifit bandbreitenbeschrinkte, band-
breitenlimitiert oder bandbegrenzt, falls ihre Fourier-Transformation F'(§1,&2) aufler-
halb eines beschrankten Bereichs verschwindet:

F(fl,fg) =0 fir |51| > 510 und |fg| > fyo . (A.46)

&z und &) werden als x und y Bandbreite eines Bildes bezeichnet.

Im Allgemeine sind die (realen) Objekte, die in der Computertomographie aufge-
nommen werden nicht bandbreitenbeschrénkt [KS99, S. 178]. Man beachte, dass die
Projektion eines Objekts mit einer scharfen Kante (Sprungstelle) die hochste Frequenz,
die durch die Anordnung und Groéfle der Detektoren des Tomographen bestimmt ist,
belegt. Dies liegt daran, dass sich eine Funktion mit einer Sprungstelle nur durch eine
unendliche Anzahl von Sinusoiden darstellen ldsst. Hat man ein kontinuierliches Si-
gnal mit Sprungstelle, so kann dieses nur fehlerbehaftet aus endlich vielen Sinusoiden
rekonstruiert werden.

Abtasttheorem

Das Abtasttheorem (Nyquist-Shannonsche Abtasttheorem) besagt, dass ein bandbrei-
tenbeschrénktes Bild mit einer Frequenz grofler als 2€,, und 2§,, abgetastet werden
muss, damit das urspriingliche Bild wieder hergestellt werden kann. 2§,, und 2&,, wer-
den als Nyquist-Frequenzen, ﬁ und ﬁ als Nyquist-Intervalle bezeichnet!. Bezogen
auf eine sinusoide Schwingung bedeutet das, dass eine Schwingung (1 Wellental und 1
Wellenberg) an 2 Stellen abgetastet werden muss. Nichtbeachtung des Abtasttheorems
fithrt zu sogenannten Aliasing-Effekten, diese konnen beispielsweise in der Form des
Gibbs-Phénomens oder Moiré-Mustern auftreten.

Die fiir das Gibbs-Phénomen typischen Ober- und Unterschwinger sind in Abb. A.5
zu sehen. Sie werden durch fehlende hochfrequente Anteile hervorgerufen. Dies kann
auch durch das Tiefpaffiltern eines digitalen Bildes ausgeltst werden.

Moiré-Muster entstehen, wenn ein bandbreitenbeschrianktes Bild mit hochfrequen-
ten periodischen Strukturen mit einer Frequenz kleiner als 2&,, und 2¢,, abgetastet
wird. Die Musterbildung 148t sich vermeiden, indem das Eingangsbild zuvor einen ge-
eigneten Tiefpaffilter durchlauft, oder die Abtastirequenz erhoht wird. Moiré-Muster
entstehen beispielsweise beim Einscannen eines Bildes mit hochfrequenten periodischen
Strukturen oder beim Downsampling eines Fernsehsignals?. Im Zuge der Bildrekon-
struktion aus Projektionsdaten konnen Moiré-Muster entstehen, wenn die Projektions-
bilder hohere Frequenzen beinhalten, als die zu rekonstruierende Schicht aufnehmen
kann.

Haufig wird auch der Treppeneffekt (treppenartiges Erscheinungsbild von Kan-
ten oder Geraden) als Aliasing-Effekt aufgefiihrt. Dieser Effekt beruht jedoch ein-
zig auf der gewihlten Abtastrate und nicht auf signaltheoretischen Frequenzeffekten
wie im Falle des Gibbs-Effekts und der Moiré Muster. Mehr Infos zu Aliasing in
[KS99],[Smi99],[Jai89], [Wik07a]

!Die Namensgebung ist hier nicht eindeutig.
2Man denke an den nervigen gestreiften Pullover im Fernsehen, dank HDTV kommt dies nur noch
selten vor.
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Anhang B

Informatischer Anhang

B.1 yet another CT analyzer (yacta)

Dieser Abschnitt beschreibt in Kiirze beispielhaft die entwickelte Software yacta (fiir
“yet another CT analyzer”). yacta wurde in der Programmiersprache C++ geschrie-
ben. Gestartet wurde die Entwicklung von yacta unter Windows mit dem Borland
C++ Builder 5.5, danach folgte eine Portierung des Quellcodes auf den Borland C+-+
Builder 6 und schlieBlich auf das Borland Developer Studio 2006 (BDS 2006). Zur Zeit
wird yacta erfolgreich unter Windows 2000/XP eingesetzt (Vista wurde bisher noch
nicht getestet). Der eingesetzte PC sollte mindestens iiber 1 GB RAM und einen Intel
Pentium-Prozessor mit mind. 1 GHz (oder einem vergleichbaren Prozessor) verfiigen.
yacta benutzt die C++-Bibliotheken DCMTK, VTK und ITK - GNU Octave wird als
“numerischer Server” benutzt. Es folgen kleine Code-Snippets aus dem yacta-Quellcode
und die Beschreibung von Anwendungsbeispielen der Software. Abschliefend werden
VTK, DCMTK und GNU Octave kurz beschrieben.

B.1.1 Detektionsvolumen

Die Bilddaten werden in yacta innerhalb der Klasse yctDicomVolume in einem unsigned
short int-Feld gehalten, d.h. der Wert eines Voxels wird in 2 Byte gespeichert. Die
Klasse yctDetectionVolume dient zum Halten von Segmentierungsergebnissen. Herz-
stiick des Detektionsvolumens (Labelvolumens) sind verschiedene Methoden zum Lesen
und Speichern von Segmentierungsresultaten (siehe das folgende Codebeispiel). yacta
benutzt eine definierte Menge von Labeln (zur Zeit 72, beliebig erweiterbar), fiir jedes
Voxel kann jedes dieser Label “an” oder “aus” gestellt werden - hierfiir wird der STL!-
Mengentyp std: :bitset benutzt, jedes Label wird in einem Bit gespeichert. Jedem
Voxel wird eine Bitkombination (Labelmenge) zugewiesen. Wiirde man die Labelmen-
ge fiir jedes Voxel “unbehandelt” im Hauptspeicher halten, briuchte man 72/8 = 9
Byte pro Voxel. Um dies zu vermeiden, wird fiir jede, wiahrend des Arbeitens mit yacta
generierte Labelmenge, ein 2 Byte langer Schliissel generiert. Lediglich dieser Schliissel
wird im Speicher gehalten, der Speicherbedarf bleibt dadurch {iberschaubar. Ein normal
grofler MSCT-Thorax-Datensatz umfafit etwa 400 Bilder, bei einer Bildmatrixgrofie von
5122 benstigen die Bilddaten 4005122 -2 = 209715200 Byte = 209715200,/1024% = 200

!C4+ Standard Template Libary.
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MByte, yacta benttigt somit fiir das Halten der Bilder und des Labelvolumens ca. 400
MByte RAM.

C++4 Quellcode
[/ Fkkkkskkkokk
inline bool GetValue(const yctLabel& label, const UINT& offset)
{
return ByteToLabelSet_const (*(pdetectionVolume +offset)).test(label);
}

[/ %k KKKk Kk kK
inline void SetValue(const yctLabel& label, const UINT& offset)
{

unsigned short int* labelvalue = pdetectionVolume +offset;
xlabelvalue=(LabelSetToByte (ByteToLabelSet (*labelvalue).set(label)));
}

Die Methoden yctDetectionVolume: :SetValue() und yctDetectionVolume: :-
GetValue () sind fiir verschiedene Ubergabeparameter implementiert, z. B. kann statt
des Offset-Wertes bzgl. des Ursprungs des CT-Volumendatensatzes auch eine x,y, z-
Koordinate iibergeben werden. Mittels der Methode yctDetectionVolume: : GetValue ()
kann erfragt werden, ob fiir ein bestimmtes Voxel eines Datensatzes ein Label gesetzt ist
oder nicht. Aus Performancegriinden ist ein Arbeiten mit Sprungadressen bzgl. des Ur-
sprungs eines CT-Volumendatensatzes vorzuziehen. Mit der Methode yctDetection-
Volume: :SetValue () kann ein Label fiir ein bestimmtes Voxel im Detektionsvolumen
gesetzt werden. Der Vorteil des iiberschaubar bleibenden Speicherbedarfs wird mit ei-
nem Overhead in der Datenverwaltung erkauft - es gibt aber auch Félle, die zu einer
Zeitersparnis fithren: Mochte man ein Label im kompletten Datensatz auf “aus” setzen,
so geniigt es, dies in der Schliisselmenge durchzufiithren, der Datensatz muss hierfiir
nicht komplett durchlaufen werden.

B.1.2 Voxel Seed

Bereichswachstumsverfahren werden in yacta durch die Klasse yctSeeding durchge-
fithrt. Im folgenden Quellcodeausschnitt ist die Instanzierung der Klasse yctSeeding
sowie eine Klassenmethode, die den wesentlichen Teil eines Seedings erledigt, abge-
druckt.

C++ Quellcode

[/ Fkkkkkkkkk

yctSeeding< std::deque<unsigned int> > Seeding;
Seeding.SetDetectionVolume (&detectionVolume) ;
Seeding.SetDicomVolume (&dicomVolume) ;
Seeding.SetMarkLabel (Extra) ;
Seeding.SetExcludeLabel (Lung) ;
Seeding.SetGrowthTest (&yctSeeding< std::deque<unsigned int> >::GrowthOnLabelExclude);
Seeding.SetNeighbors (&yctSeeding< std::deque<unsigned int> >::GetN6check);
Seeding.SetMaxPoints (MaxVoxel) ;
Seeding.SetStartPoint (*xiter);

int counter = Seeding.SeedinglabelCount() ;
/[ %%k ks skok ok ok ok

template<typename T> int yctSeeding<T>::SeedingLabelCount ()
{

unsigned int startoffset;
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pDetectionstack->Point20ffset(startoffset,startPoint.x,startPoint.y,startPoint.z);

if ( (this->*growthtest) (startoffset))
container.push_back(startoffset);

int counter=0;
while((!container.empty()) && (counter<maxPoints))

{

if ((!pDetectionstack->GetValue (markLabel,*(container.begin()))

&& (this->xgrowthtest) (*(container.begin()))))
{
pDetectionstack->SetValue (markLabel,*(container.begin()));
(this->*neighbors) (* (container.begin()));
++counter;
}

container.pop_front();
} // end of while

return counter;

}

[/ Fkkkkskkokokk
template<typename T>
bool yctSeeding<T>::GrowthOnLabelExclude(const unsigned int& offset)
{
if (!pDetectionstack->GetValue(excludeLabel,offset))
return true;
else
return false;

}

[/ %%k sk ok ok ok ok
template<typename T>
bool yctSeeding<T>::GrowthOnLabelIncludeThresholding(const unsigned int& offset)
{
if ( (pDicomstack->Value(offset) <= maxGreyValue) &&
(pDicomstack->Value(offset) >= minGreyValue) &&
(pDetectionstack->GetValue(includeLabel,offset)))
return true;
else
return false;

}

Fine Instanz der Klasse yctSeeding wird durch yctSeeding< std::deque<unsigned
int> > Seeding erzeugt. Statt std::deque kann auch std::1ist oder std::vector
verwendet werden. Prinzipiell kann jeder Container der STL benutzt werden, der iiber
Implementierungen aller verwendeter Containermethoden verfiigt. Die Verwendung von
std:: vector kann problematisch sein, da std: :vector seine Elemente in zusammen-
hingenden Speicherbereichen ablegt, und so, bei stark fragmentiertem Arbeitsspeicher,
das Allozieren von Speicher schnell fehlschlagen kann. Aus Performancegriinden ar-
beitet das Seeding nicht mit x,y, z-Koordinaten, sondern mit Offset-Werten bzgl. des
Ursprungs des CT-Volumendatensatzes. Mittels der Setter Seeding: :SetDetection-
Volume () und Seeding::SetDicomVolume () bekommt die Klasse die Pointer auf das
Labelvolumen und das Bilddatenvolumen iibergeben. Mit Seeding.SetGrowthTest ()
wird der Klasse ein Pointer auf die Funktion GrowthOnLabelExclude, in der die Wachs-
tumsbedingungen implementiert sind, iibergeben. GrowthOnLabelExclude nimmt alle
benachbarten Voxel zu einer Region, die nicht mit dem Label excludeLabel mar-
kiert sind. Die Funktion GrowthOnLabelIncludeThresholding ist ein weiteres Bei-
spiel fiir implementierte Wachstumsbedingungen, hier werden alle Voxel einer Region
hinzugefiigt, die mit dem Label includeLabel markiert sind und zusétzlich in einem
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zuvor gesetzten CT-Wertebereich liegen. Seeding.SetNeighbors() legt das zu ver-
wendende Nachbarschaftssystem fest und mit Seeding.SetMaxPoints () setzt man ei-
ne maximal zu segmentierende Voxelanzahl. Der Bereichswachstumsalgorithmus wird
dann, nach festlegen eines Startpunktes oder einer Startpunktmenge, mit Seeding.-
SeedinglabelCount () gestartet. Riickgabewert dieser Methode ist die Gesamtanzahl
aller, durch das Bereichswachstumsverfahren, markierter Voxel.

B.1.3 Beispielsitzungen mit yacta

Nach dem Starten von yacta stehen zur Verwaltung von DICOM-Datensétzen der Vo-
lume Manager und der Volume Editor zur Verfiigung. Mit dem Volume Manager kann
nach zusammenhidngenden DICOM-Volumen gesucht werden. Der Volume Editor er-
moglicht ein Preview auf die DICOM-Bilder. Zum Laden der Bilder wird das OFFIS
DICOM Toolkit? benutzt. Im Volume Editor kénnen Teilvolumendatensitze erzeugt
werden.

Volume Manager

Zum Volume Manager (Abb. B.1c) gelangt man iiber den Hauptmeniieintrag File >
Search Volume ...3. Links oben im Volume Manager Form i}t sich ein Laufwerk sowie
ein Verzeichnis auswéhlen. Per Rechtsklick auf die Verzeichnislistbox kann ein neues
Verzeichnis erzeugt werden. In der Filelistbox rechts oben werden die Files des ausge-
wéhlten Verzeichnisses angezeigt. Driickt man den Button Edit Dir 6ffnet sich der Vo-
lume Editor, in diesem hat man nun auf alle DICOM-Files des gewéihlten Verzeichnisses
Zugrift. Durch Driicken von Search Volume wird das aktuelle Verzeichnis auf zusammen-
héngende DICOM-Volumen durchsucht. Markiert man zusétzlich noch die Checkbox
Include Subdirectories, werden auch alle Unterverzeichnisse in die Suche mit einbezo-
gen. Die gefundenen Volumen werden in der unteren Listbox angezeigt. Jeder gefunde-
ne Datensatz erhélt eine laufende Nummer, die Anzahl der zum Volumen gehorenden
DICOMS-Files wird in einer weiteren Spalte angegeben. In den iibrigen Spalten werden
die DICOM-Header-Eintrage PatientID, PatientsName, ConvolutionKernel, Modality,
Slice Thickness und BodyPartExamined des DICOM-Volumens angezeigt. Wihlt man
ein Volumen aus der Liste aus, so hat man mittels des Buttons Edit Volume Zugriff auf
alle Dateien dieses Volumens. Mittels Generate *.dcv-file 1483t sich ein Textfile mit der
Endung *.dcv erzeugen, welches alle Dateinamen des Volumens enthilt. Durch Copy
DICOM Files und Move DICOM Files lassen sich die DICOM-Files eines Volumens in
das gerade aktuelle Verzeichnis kopieren bzw. verschieben. Ein Klick mit der rechten
Maustaste auf die rechte obere Listbox 6ffnet ein Kontextmenu, das die Moéglichkeit gibt
eine *.dev- oder *.txt-Datei mit Notepad* zu 6ffnen, sowie eine *.dcv-Datei entweder
mit dem Standard Viewer oder mit dem Volume Editor zu betrachten.

Bronchienvermessen

Nach dem Laden eines Datensatzes wird dieser im Renderer (siche Abb. B.2) und im
Standard Viewer (siche Abb. B.3a) angezeigt. Es wird nun beschrieben wie ein Bron-

*http://dicom.offis.de/dcmtk siche auch B.4 .
3 Alle Hauptmeniieintrige auf die Auslassungspunkte folgen, 6ffnen ein weiteres Fenster in yacta.
4Falls notepad.exe auf dem benutzten System verfiigbar ist.
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Abbildung B.1: (a) Das Hauptfenster von yacta. (b) Die zu yacta gehtrende Konsole.
(c) Der Volume Manager.

chus lokal vermessen werden kann. Man betrachtet den Datensatz und sucht einen zu
vermessenden Bronchus heraus. Dieser sollte von moglichst viel Lungengewebe umge-
ben sein, da hier bessere Ergebnisse zu erwarten sind als bei Bronchien, die zum grofien
Teil an Geféifle grenzen.

Das Modul zum Bronchienvermessen wird iiber Module > Airway Analysis gest-
artet. Um einen Bronchus 3D zu vermessen, muss die Checkbox Perpendicular Mea-
surement ausgewihlt sein, ansonsten wird der Bronchus auf der aktuell im Standard
Viewer angezeigten axialen Schicht vermessen. Nun klickt man im Standard Viewer bei
gehaltener Strg-Taste in das Lumen des gewiinschten Bronchus mit der linken Mausta-
ste. Dann ist der Button Do lokal Segmentation/Skeletonization zu driicken. In einer
lokalen Box wird nun der Bronchialbaum segmentiert und skelettiert, wurde zuvor die
Checkbox Scene Visualization ausgewéhlt, so wird der Graph des segmentierten Bron-
chialbaums in dem Renderer Form angezeigt. Danach kann ein Voxel der Kategorie
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=

Abbildung B.2: Das hier abgebildete Renderer Form wird nach dem Laden eines
DICOM-Datensatzes angezeigt. Zunéchst werden nur die 3 Hauptschnittebenen eines
CT-Volumens visualisiert. In dieser Abbildung ist zusétzlich noch ein mit dem Marching
Cubes Algorithmus gerenderter Tracheobronchialbaum zu sehen.

CenterPoints wieder bei gehaltener Strg-Taste ausgewahlt werden und ein Vermessen
durch den Button Start Measurement gestartet werden. Mittels des Sliders rechts (im
Airway Analysis Form) ist es moglich einen kompletten Bronchus entlang seiner Ske-
lettlinie zu vermessen, jedoch nur innerhalb des blau eingefirbten Messintervalls.

Das blaue Messintervall kann, mittels der kleinen Buttons oben und unten, einge-
stellt werden. Versieht man unter dem Reiter Options 1 die Checkbox Measure whole
Bronchus mit einem Haken und startet das Measurement erneut, so wird nun der ge-
samte Bronchus im blauen Messintervall vermessen. Die Ergebnisse kénnen in einer
Textdatei mittels Write Protocol gespeichert werden. Das Vermessen des kompletten
Bronchialbaums ist auf &hnliche Weise durchzufiithren. Es muss lediglich unter dem Rei-
ter Options 1 der Haken bei Do Analysis in Cuboid entfernt werden und die Checkbox
Whole Tree markiert werden (alle Messresultate werden dann in ein File geschrieben,
der Filename kann in dem folgenden Editfeld angegeben werden). Ansonsten ist das
Vorgehen genauso wie zuvor beschrieben, man muss in die Trachea klicken, um den
gesamten Bronchialbaum zu segmentieren.

Emphysemquantifizierung

Das Emphysem-Tool 148t sich via Module > Emphysema ... starten. Um die Emphysem-
Analyse mit Standardoptionen durchzufiihren muss lediglich der Button Start gedriickt
werden. Bevor die eigentliche Emphysem-Analyse durchgefithrt werden kann, miis-
sen zunéchst die Schritte Mark Tracheobronchialtree, Close Tracheobronchialtree, Mark
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Abbildung B.3: (a) Der Standard Viewer zeigt ein axiales Schnittbild. (b) Renderer
Form mit einem lokal generierten Graphen - die Verzweigungspunkte der Bronchien sind
durch kleine Kugeln visualisiert. (¢) Modul zum Bronchienvermessen. (d) Orthogonal
zu einem Bronchus ist hier eine Ebene angezeigt. In dieser kann der Bronchus vermessen
werden - die inneren und dufleren Wandgrenzen sind eingezeichnet. Die vom Zentrum
des Bronchus nach aufien gehenden Kugeln stellen einen Strahlengang dar, auf dem die
Wanddicke bestimmt wird. Die CT-Werte entlang des Profils sind in einem Graphen
dargestellt. Peak 1 gehort zur Bronchialwand, Peak 2 korrespondiert mit dem Blutgefis3.

Lung, Close Lung und gegebenenfalls Separate Lung durchgefithrt werden - yacta erle-
digt dies automatisch. Verschiedene Parameter (Thresholds, Wachstumsbedingungen,
...) des Algorithmus kénnen iiber die Tabs Options 1 und Options 2 veréndert wer-
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den. Nach Beendigung der Analyse werden die Resultate unter den Tabs Results 1
und Results 2 angezeigt. Unter Results 1 wird in der letzten Zeile eine abschlielen-
de textbasierte Diagnose gestellt. Mit dem Emphysem-Modul wurde eine Vielzahl von
medizinischen Publikationen erstellt, in 4.6 wird auf diese verwiesen.

MTPF-Calculator

Mit dem MTF-Calculator kann die ESF, LSF und MTF eines bildgebenden Systems
bestimmt werden. Abb. B.4 zeigt wie der MTF-Calculator an einem kiinstlichen Kan-
tenbild (gesetzter Pixelabstand: 0.2 mm) eingesetzt wird.

Elyacta =10 %]

Filel Viewsl Modulel Thaorax Functionsl Detectionsl HeIpI ‘

v»@g@ aw B

(a)

)] Standard Viewer- Slice 1/ 1DAC... [H[=] =]

Edge Spread Function (ESF)

.
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Standard Viewer: Slice 1/1

Line Spread Function (LSF)
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Modulation Transfer Function (MTF)
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Abbildung B.4: (a) Hauptfenster von yacta: Der Button “MTF-Calculator” ist hier
gedriickt zu sehen. (b) Im Standard Viewer kann nun mit dem Mauszeiger eine ortho-
gonale Linie zu einer Kante gezeichnet werden. (c¢) Ausgabe der ESF, LSF und MTF
in einem gnuplot-Fenster.

Fiir das Weichzeichnen des Kantenbildes wurde ein Gauffilter mit ¢ = 3.0 verwen-
det. Zum Berechnen der MTF werden die in 3.3 aufgezeigten Zusammenhénge zwischen
ESF, LSF und MTF benutzt. Die ESF entspricht dem Profil iiber die in Abb. B.4b ein-
gezeichnete Linie. Die LSF erhélt man dann via Differentiation der ESF, die MTF via
der Fourier-Transformation der LSF®. Neben der graphischen Ausgabe der ESF, LSF
und MTF, siehe Abb. B.4c, werden auf der Konsole weitere, die Auflésung des Systems
beschreibenden, Parameter ausgeben:

°In der Implementierung ist die Differentiation durch eine Differenzenbildung approximiert, die
Fourier-Transformation wird mit Octave und der dort integrierten schnellen Fourier-Transformation
(FFT, Octave-Funktion: fft()) durchgefiihrt.
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e Der Maximalwert der LSF, hier 0.133.

Das zum Maximalwert der LSF korrespondierende GauB-o%, hier 2.99 .

Die Frequenz an der die MTF auf 10% reduziert ist, hier 0.124 .

Die Anzahl der Linienpaare die auf 1 mm noch dargestellt werden konnen, hier
0.619364 lp/mm = 6.19364 lp/cm. Das heifit eine Sinusfunktion mit 6.19 Ip/cm
(genauer: 6.19 Wellenberge und -téler) wird in ihrer Amplitude auf 10 % ihres
eigentlichen Wertes reduziert (siehe hierzu auch Abb. 3.6.).

B.2 GNU Octave

GNU Octave ist eine hohere Programmiersprache, die hauptséchlich zum numerischen
Rechnen geeignet ist. GNU Octave ist freie Software und Teil des GNU Projects. Weitere
Informationen gibt es unter www.octave.org bzw.unter www.gnu. org. Die von Octave
benutze Sprache ist weitestgehend mit der von Matlab kompatibel, Matlab-Scripte miis-
sen meist nur geringfiigig abgeiindert werden, damit sie von Octave ausgefiihrt werden
konnen.

B.2.1 Octave als numerischer Server

Octave 1d8t sich komfortabel innerhalb von C++-Programmen als numerischer Ser-
ver via Pipes unter Windows benutzen. Der folgende C++-Quelltext erzeugt eine
Read-Write-Pipe zu Octave unter Windows. Octave ist iiber die Funktionen yctGui-
Con: :WriteToOctave() und yctGuiCon: :ReadFromOctave () aus dem C++-Quellcode
ansprechbar. Kinzelne Befehle wie beispielsweise das Setzen einer Octave-Variablen a =
0 werden an Octave via WriteToOctave("a = 0 \n") geschickt. Octave-Scripte kon-
nen problemlos ausgefiithrt werden. Die von Octave berechneten Ergebnisse sind {iber
die Funktion yctGuiCon: :ReadFromOctave () einzulesen.

C++ Quelltext

//global variables
HANDLE r_output_handle_octave;
HANDLE w_input_handle_octave; 7

[/ %%k sk ok ok ok ok
bool yctGuiCon: :GenerateOctavePipeRW(const char* octave)

{

char* path2octave=0;
path2octave = searchpath(octave);

if (path2octave==0) {

std::cout << "path2octave: not found" << std::endl;
std::cout << "\n" << std::endl;

return false;

5Mittels des Maximalwertes der LSF LS Fmax kann ein GauB-o fiir diese Kante berechnet werden,
es gilt: GauBl-o = 1/m . Der in diesem Beispiel berechnete Wert fiir das Gau-o von 2.99

trifft das verwendete Gau-o von 3.0 fast exakt. In klinischen CT-Bildern kann man jedoch nicht von
Gaufischen-PSFs ausgehen.

"Globale Handles diirfen nicht vererbbar (engl. inheritable) sein. CreatePipe() liefert aber immer
vererbbare Handles, deshalb muss im Quelltext weiter unten via DuplicateHandle() die Vererbbarkeit
der globalen Handles abgestellt werden.
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}

HANDLE tmp_r_output_handle_octave;
HANDLE tmp_w_input_handle_octave;
HANDLE w_output_handle_octave;
HANDLE r_input_handle_octave;
HANDLE e_output_handle_octave;

//create pipes

SECURITY_ATTRIBUTES sa;

ZeroMemory (&sa,sizeof (SECURITY_ATTRIBUTES)) ;
sa.nLength=sizeof (SECURITY_ATTRIBUTES) ;
sa.bInheritHandle=true;
sa.lpSecurityDescriptor=NULL;

//erzeuge pipel (child output pipe)
if (!CreatePipe (&tmp_r_output_handle_octave,&w_output_handle_octave,&sa,0))
std::cerr << "CreatePipe Error!" << endl;

if (!DuplicateHandle (GetCurrentProcess() ,w_output_handle_octave,
GetCurrentProcess() ,&e_output_handle_octave,O0,
TRUE,DUPLICATE_SAME_ACCESS))

std::cerr << "DuplicateHandle Error!" << endl;

if (!DuplicateHandle (GetCurrentProcess() ,tmp_r_output_handle_octave,
GetCurrentProcess() ,&r_output_handle_octave,O0,
FALSE,DUPLICATE_SAME_ACCESS))

std::cerr << "DuplicateHandle Error!" << endl;

//erzeuge pipe2 (child input pipe)
if (!CreatePipe(&r_input_handle_octave,&tmp_w_input_handle_octave,&sa,0))
std::cerr << "CreatePipe Error!" << endl;
if (!DuplicateHandle(GetCurrentProcess(),tmp_w_input_handle_octave,
GetCurrentProcess() ,&w_input_handle_octave,O,
FALSE,DUPLICATE_SAME_ACCESS))
std::cerr << "DuplicateHandle Error!" << endl;

//schliesse die temporaeren Handles
CloseHandle (tmp_r_output_handle_octave) ;
CloseHandle (tmp_w_input_handle_octave) ;

//Set Startupinfos

STARTUPINFO sij;

ZeroMemory (&si,sizeof (STARTUPINFO)) ;

si.cb=sizeof (STARTUPINFO) ;
si.dwFlags=STARTF_USESHOWWINDOW | STARTF_USESTDHANDLES;
si.wShowWindow=SW_HIDE;

si.hStdOutput= w_output_handle_octave;

si.hStdError= e_output_handle_octave;
si.hStdInput=r_input_handle_octave;

ZeroMemory (&pi_octave,sizeof (PROCESS_INFORMATION)) ;

if (!CreateProcess(path2octave,NULL,NULL,NULL, true ,DETACHED_PROCESS,
NULL,NULL,&si,&pi_octave))
std::cout << "CreateProcess Error" << std::endl;

CloseHandle (w_output_handle_octave);
CloseHandle (e_output_handle_octave);
CloseHandle(r_input_handle_octave);

std::string preface="";
while (preface==""){
ReadFromOctave (&preface) ;

}
std::cout << "octave pipe started!" << std::endl;

return true;

}

/[ %k sksk sk sk sk sk ok
bool yctGuiCon::WriteToOctave(const char* message)
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DWORD byteswriten;
if (w_input_handle_octave!=0){

if (!WriteFile(w_input_handle_octave,message,lstrlen(message),&byteswriten,0))
std::cerr << "WriteFile to octave fails!" << std::endl;

if (!FlushFileBuffers(w_input_handle_octave))

std::cerr << "FlushFileBuffers to octave fails!" << std::endl;

}
else {

std::cout << "Can not write to octave ..." << std::endl;

return false;
}
}

/[ %k sk sk sk sk sk ok
bool yctGuiCon::ReadResultsFromOctave(string* results)

{

if (r_output_handle_octave==0)
{

std::cerr << "Can not read from octave ..." << std:

return false;

}

DWORD BytesRead;

DWORD TotalBytes;

DWORD BytesLeft;

char Data[1024] = "";
char* test;
string::size_type pos = 0;

Data[BytesRead]=’\0";
*results += string(Data);

for (3)
{
//Check for the presence of data in the pipe

:endl;

return true;

if (!PeekNamedPipe (r_output_handle_octave,Data,sizeof (Data)-1,&BytesRead,

&TotalBytes,&BytesLeft))
{

std::cerr << "PeekNamedPipe Error" << std::endl;
return false;

}

//1f there are bytes, read them

if (!ReadFile(r_output_handle_octave,Data,BytesRead,&BytesRead,NULL))

{

std::cerr << "Timeout while reading results form octave-pipe.

}

pos = results->size()-1;
Data[BytesRead]=’\0";
xresults += string(Data);

//Check for the presence of the substring "eor" (end of results)

pos = results->find("eor",pos);

if (pos!=string: :npos)
{
return true;

}

}//end of for-block

}//end of function ReadResultsFromOctave(string* results)
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B.2.2 Octave Quellcode
Projection

Octave verfiigt zur Zeit noch nicht iiber eine Image Processing Toolbox &hnlich der von
Matlab. Aus diesem Grund sind hier einige Scripte fiir GNU Octave aufgelistet, die
zum erstellen der Rekonstruktionen, in Kapitel 2 dieser Arbeit, benutzt wurden.

Octave Quelltext

%o sksksksk sk sk sk ok ok

script for simulation of the radon-trafo
and following filtered backprojection
Written by: Oliver Weinheimer

e s

»
[

= imread("sina.jpg");
double(a(:,:,1));

»
I

theta = [0:1:180];
b = project(a,theta);

% add noise

noise_factor = 0.1;

noise = max(max(b));

b = b .+ noise_factor*noise*(rand(size(b)) .- 0.5);

% choose a reconstruction-filter
% ¢ = filtershepplogan(b);

= filterramlak(b);
% c=b

d = backproject(c,theta);

Kok KKK
file: projection.m

This MATLAB function takes an image matrix and vector of angles and then
finds the 1D projection (Radon transform) at each of the angles. It returns
a matrix whose columns are the projections at each angle.

Written by : Justin K. Romberg

Modified by : Oliver Weinheimer

SRS ST s sl

function PR = projection(IMG, THETA)

% pad the image with zeros so we don’t lose anything when we rotate.
[iLength, iWidth] = size(IMG);
iDiag = sqrt(ilength2 + iWidth2);
LengthPad = ceil(iDiag - iLength) + 2;
WidthPad = ceil(iDiag - iWidth) + 2;
padIMG = zeros(ilength+LengthPad, iWidth+WidthPad);
padIMG(ceil (LengthPad/2) : (ceil(LengthPad/2)+ilength-1),
ceil (WidthPad/2) : (ceil (WidthPad/2)+iWidth-1)) = IMG;

% loop over the number of angles, rotate 90-theta (because we can easily sum % if we look at
stuff from the top), and then add up. Don’t perform any 7 interpolation on the rotating. n =
length(THETA) ;
PR = zeros(size(padIMG,2), n);
for i = 1:n

tmpimg = imrotate(padIMG, 90-THETA(i), ’bilinear’, ’crop’);

PR(:,1i) = (sum(tmpimg))’;

THETA (1)
end

koK ook ok koK
file : backproject.m

This is a MATLAB function that takes filtered back projections without
using the ’imrotate’ command. Here, we try to cut out all the loops.
PR is a matrix whose columns are the projections at each angle.

THETA is a row vector of the angles of the respective projections.
Written by : Justin K. Romberg

SRS S s o
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% Modified by: Oliver Weinheimer
function [ BPI,M ] = backproject(PR, THETA)

% figure out how big our picture is going to be.
n = size(PR,1);
sideSize = n;

%Projections must be filtered ouside
filtPR = PR;

% convert THETA to radians
th = pi/180*THETA;

% set up the image
m = length(THETA);
BPI = zeros(sideSize,sideSize);

find the middle index of the projections
note, octave indexing starts with 1
midindex = (n+1)/2;

N

% set up x and y matrices
x = 1:sideSize;

y = 1l:sideSize;

[X,Y] = meshgrid(x,y);
xpr = X - (sideSize+1)/2;
ypr = Y - (sideSize+1)/2;

% loop over each projection

for i = 1:m % figure out which projections to add to which spots
% nearest neighborhood interpolation?
filtIndex = round(midindex + xpr*sin(th(i)) + ypr*cos(th(i)));

% if we are "in bounds" then add the point

BPIa = zeros(sideSize,sideSize);

spota = find((filtIndex > 0) & (filtIndex <= n));
newfiltIndex = filtIndex(spota);

BPIa(spota) = filtPR(newfiltIndex(:),1);

BPI = BPI + BPIa;
end

BPI = BPI .* (pi/m);

Betrachten wir die ersten Zeilen des Listings. Mittels der Funktion imread wird
ein Bild (Grauwertbild) in Octave eingeladen. In diesem Beispiel wurde ein jpg-Bild
geladen. Da jpg-Bilder iiber 3 Kanile verfiigen, die aber im Falle von Grauwertbildern
identisch belegt sind, kann das Bild mit a = double(a(:,:,1)) auf einen Kanal be-
schrankt werden. Dann werden die Projektionsbilder durch die Funktion project zu
dem Winkel theta erstellt, hier im dquidistanten Abstand von genau einem Grad. Auf
diese wird ein Rauschen addiert. Danach erfolgt, falls gewiinscht, die Anwendung ei-
nes Filters auf die Projektionsdaten. Die abschlielende Rekonstruktion wird durch die
Funktion backproject erledigt.

Ellipse Fitting

Das original Script fiir das von [FPF99] eingefiihrte Ellipse Fitting ist eine Implemen-
tation fiir Matlab. Hier das entsprechende Octave-Script mit einigen Erweiterungen.
Octave-Script

%build design matrix: vector a contains the coordinates

152



B.3 Visualization Toolkit (VTK) 153

D=1[a(,1).*xa(:,1), al:,1).*a(:,2), a(:,2).%a(:,2), a(:,1), a(:,2), ones(rows(a),1) I;
%build scatter matrix

S=D’*D;

%build constrain matrix

C(6,6)=0; C(1,3)=2; C(2,2)=-1; C(3,1)=2;

[AA,BB,Q,Z,V,W,lambda]l = qz(S,C);

[max_lambda,max_lambda_index] = max(lambda);

u_i = V(:,max_lambda_index)’ * C * V(:,max_lambda_index);

my = sqrt(1/u_i);

a_dach=my*V(:,max_lambda_index) ;

% -- extensions --

% transformation of ellipse to normal form

%see e. g. [BS91] chapter 2.6.6.2 Geometrie

A_normal = [ a_dach(1), a_dach(2)/2; a_dach(2)/2, a_dach(3) 1];
A_schlange = [ a_dach(1), a_dach(2)/2, a_dach(4)/2; a_dach(2)/2, a_dach(3), a_dach(5)/2;
a_dach(4)/2, a_dach(5)/2, a_dach(6) 1;

a_strich = det(A_schlange)/det(A_normal);

lambda_A_normal = eig(A_normal);

f_a = sqrt(-a_Strich/lambda_A_normal(1));

f_b = sqrt(-a_Strich/lambda_A_normal(2));

%ellipse = (1 / f_a"2) *x"2 + (1 / £_.b"2)*y"2 = 1

area = pi * f_a * £ Db

% calculation of ellipse center

a_normal = [-a_dach(4)/2; -a_dach(5)/2]

center = A_Normal \ a_normal

%determination of ellipse axis

%see e. g. [BS91] chapter 2.4.4.5.3 Geometrie

[EV,EW] = eig(A_Normal)

% EV contains the normalized eigenvektors of matrix A_Normal
axisl f_axEV(:,1)

axis?2 £f_b*EV(:,2)

B.3 Visualization Toolkit (VTK)

Das Visualization Toolkit (VTK) ist eine in C++ implementierte, plattformunabhén-
gige Open-Source Software-Bibliothek, die unter Verwendung objektorientierter Ent-
wurfsmuster entwickelt wurde. Die Bibliothek enthélt neben Methoden aus der Com-
putergrafik und Bildverarbeitung hauptsichlich Methoden zur Visualisierung. Auch
bietet VI'K Schnittstellen fiir weitere Sprachen wie beispielsweise die Scriptsprachen
Tecl und Python durch einen Wrapping-Mechanismus. Da sich unter VITK Objekte
auf einem hoheren Abstraktionslevel befinden als beispielsweise in OpenGL, ist es mit
VTK wesentlich einfacher, Grafik- und Visualisierungsanwendungen zu erstellen. Neben
verschiedenen Render-, Beleuchtungs- und Texturierungsmethoden und vielen Visua-
lisierungstechniken, z.B. basierend auf Punkten, Polygonen, Tensoren oder Rastern,
bietet VTK auch eine grofie Palette an 3D-Grafikobjekten. Es folgen zwei kleine Code-
Snippets aus dem yacta-Quellcode in denen VTK-Klassen benutzt werden.

B.3.1 vtkLandmarktransform

Mittels des Richtungsvektors dir eines Bronchus lassen sich zwei Ebenenvektoren dirl
und dir2 bestimmen, die sowohl zu dir als auch zueinander orthogonal stehen. Hat
man nun eine Menge von Punkten innerhalb einer Ebene, im folgenden Beispiel sind in
minlpointsreal die Lumenrandpunkte eines Bronchus gespeichert, so kann vtkLand-
markTransform folgendermaflen angewendet werden:
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CH++-Quelltext

//Verschiebung und Drehung der Ebene

//Bestimme die Transformationsmatrix mittels vtkLandmarkTransform
vtkLandmarkTransform *1 = vtkLandmarkTransform::New();

float xyz[3];

float xyz_out[3];

//Setze zunaechst das gewuenschte Zielkoordinatensystem
vtkPoints *target = vtkPoints::New();

xyz[0] = 0; xyz[1] = 0; xyz[2] = O;
target->InsertPoint (0,xyz) ;

xyz[0] = 0; xyz[1] = 1; xyz[2] = 0;
target->InsertPoint (1,xyz);
xyz[0] = 1; xyz[1] = 0; xyz[2] = O;

target->InsertPoint (2,xyz) ;
target->Modified();
1->SetTargetLandmarks (target) ;

//Bestimme die drei Punkte der 3D-Ebene, die in das Zielkoordinatensystem
//uebertragen werden sollen

vtkPoints *source = vtkPoints::New();

xyz[0] = CenterVoxel.x*pDicomstack->PixelSpacingX();

xyz[1] CenterVoxel.y*pDicomstack->PixelSpacingY();

xyz[2] = CenterVoxel.z*pDicomstack->GapBetweenSlices();
source->InsertPoint (0,xyz) ;

xyz[0] = CenterVoxel.x*pDicomstack->PixelSpacingX() +dir1[0];
xyz[1] = CenterVoxel.y*pDicomstack->PixelSpacingY() +diri[1];
xyz[2] = CenterVoxel.z*pDicomstack->GapBetweenSlices() +dirl[2];
source->InsertPoint (1,xyz);

xyz[0] = CenterVoxel.x*pDicomstack->PixelSpacingX() +dir2[0];
xyz[1] = CenterVoxel.y*pDicomstack->PixelSpacingY() +dir2[1];
xyz[2] = CenterVoxel.zxpDicomstack->GapBetweenSlices() +dir2[2];
source->InsertPoint (2,xyz) ;

source->Modified();

1->SetSourceLandmarks (source) ;

//Transformiere die Punkte
std::string transfer;
transfer += "a = [";
for (iter=minlpointsreal.begin();iter!=minipointsreal.end();++iter)
{
xyz[0]=(*iter) .x *pDicomstack->PixelSpacingX();
xyz[1]=(*iter).y *pDicomstack->PixelSpacingY();
xyz[2]=(*iter) .z *pDicomstack->GapBetweenSlices();
1->TransformPoint (xyz,xyz_out) ;
transfer += FloatToStr(xyz_out[0]).c_str() + string(" ") + FloatToStr(xyz_out[1]).c_str()
+ string(" ") + FloatToStr(xyz_out[2]).c_str() + string("; "); }
transfer += string("]; \n");

Die Lumenrandpunkte stehen nun transformiert im string transfer und kénnen

mittels WriteToOctave (transfer.c_str()) fiir das Ellipse Fitting an Octave weiter-
gereicht werden.
Anmerkung: Hat man, wie in diesem Beispiel, lediglich 3 Landmarks, kann eine
Transformationsmatrix natiirlich auch mittels Losen eines einfach aufzustellenden li-
nearen Gleichungssystems ermittelt werden. Die Klasse vtkLandmarktransform bietet
den Vorteil, dass man lediglich zwei Mengen von Landmarks definieren muss und die
Klasse dann den besten Fit der Quellenlandmarks auf die Ziellandmarks berechnet,
wobei die Abstandsquadrate minimiert werden.

B.3.2 vtkImagelmport und vtkPlanelmageWidget

Das Uberfithren von CT-Bilddaten aus der Software yacta in die VTK-Datenstruktur
ist durch die Klasse vtkImageImport mdoglich. Zum Anzeigen von axialen, sagitta-
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len oder koronalen Ebenen durch ein CT-Volumen ist die Klasse vtkImagePlaneWid-
get sehr gut geeignet, diese Klasse wird beispielsweise zum Anzeigen der Ebenen in
Abb. B.2 eingesetzt. Der folgende yacta-Quelltext zeigt die wesentlichen Schritte beim
Instantiieren der Klassen vtkImageImport und vtkImagePlaneWidget. Aufgrund der
Namensgebung sollten die meisten hier verwendeten Klassenfunktionen selbsterkléarend
sein, VTK verfiigt iiber eine sehr gute HTML-Dokumentation, die ein Einarbeiten in
das Toolkit erleichtert.

CH+-Quelltext //xxxxxxxxxx

importer = vtkImageImport::New();

importer->SetWholeExtent (0,cols-1,0,rows-1,0,slices-1);

importer->SetDataSpacing(pDicomstack()->PixelSpacingX () ,pDicomstack()->PixelSpacingY(),
pDicomstack () ->GapBetweenSlices());

importer->SetDataExtentToWholeExtent () ;

importer->SetDataScalarTypeToUnsignedShort () ;

importer->SetImportVoidPointer (pDicomstack()->imageValues) ;

[/ F* KKKk Kk kK

planeWidgetY = vtkImagePlaneWidget::New();
planeWidgetY->SetInteractor (vtkWindowl->GetRenderWindow()->GetInteractor());
planeWidgetY->DisplayTextOn() ;
planeWidgetY->SetLookupTable (bwLut) ;
planeWidgetY->SetInput (importer->GetOutput());
planeWidgetY->SetPlaneOrientationToXAxes();
planeWidgetY->SetSliceIndex(0);
planeWidgetY->GetPlaneProperty()->SetColor(0,0,1);
planeWidgetY->SetKeyPressActivationValue(’x’);
planeWidgetY->RestrictPlaneToVolumeOn() ;
planeWidgetY->SetResliceInterpolateToLinear();
planeWidgetY->UseContinuousCursorOn() ;
planeWidgetY->0n();

B.4 DICOM Standard

DICOM steht fiir “Digital Imaging and Communications in Medicine”. DICOM ist
ein weltweit offener Standard zum Austausch von digitalen Bildern in der Medizin.
DICOM standardisiert sowohl das Format zur Speicherung von Bilddaten, als auch
das Kommunikationsprotokoll zum Austausch der Bilder. Ein DICOM-Bild besteht
aus einer Liste von Datenelementen (sogenannten Attributen), die eine Vielzahl von
bildbegleitenden Informationen enthalten:

e Informationen zum Patient, z. B. Name, Geburtsdatum und Identifikationsnum-
mer,

e Informationen zu Modalitéit und Aufnahme, z. B. Gerdteparameter, Kalibrierung,
Strahlungsdosis und Kontrastmittelgabe, und

e Bildinformationen, z. B. Auflosung, Fensterung oder Bildposition.

Der aktuelle DICOM-Standard wird von der National Electrical Manufactures As-
sociation (NEMA) bereitgestellt (siehe http://dicom.nema.org).
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DCMTK (DCMTK - DICOM-Toolkit) ist eine Sammlung von Bibliotheken und An-
wendungen, die zusammen grofle Teile des DICOM-Standards implementieren. DCMTK
enthilt Anwendungen zum Untersuchen, Erzeugen und Konvertieren von DICOM-
Bilddateien, zum Bearbeiten von Speichermedien, zum Versenden und Empfangen von
DICOM-Bildern in einem Netzwerk sowie Beispiel-Server fiir die DICOM-Bildarchiv-
dienste und "Modality Worklist”. DCMTK ist in einem Gemisch aus ANSI C und C++
implementiert und wird als "Open Source”-Software im Quelltext zur Verfiigung gestellt.
Das DCMTK steht unter http://dicom.offis.de zum Download bereit.
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Anhang C

Veroftentlichungen

Waihrend meiner Zeit als Doktorand im Klinikum der Johannes Gutenberg-Universitét
Mainz sind zahlreiche Publikationen mit meinem Mitwirken entstanden:

e O. Weinheimer, T. Achenbach, C. Buschsiewke, C. P. Heussel, T. Uthmann, and
H.U. Kauczor: “Quantification and Characterization of Pulmonary Emphysema
in Multislice CT”, in Medical Data Analysis, Volume 2868 of Lecture Notes in
Computer Science Springer Verlag, Oct. 2003

e Tobias Achenbach, Oliver Weinheimer, Claus Peter Heussel, Manfred Thelen
and Hans Ulrich Kauczor: “Fully Automatic Detection and Quantification of Em-
physema on Thin Section MD-C'T of the Chest by a New and Deticated Software”,
in Forschr Rontgenstr. R6Fo 176 (2004), S. 1409-1415

e O. Weinheimer, T. Achenbach, C. P. Heussel, M. Thelen und T. Uthmann:
“Analyse von Bronchien in der Multislice-C'T”, in Bildverarbeitung fiir die Medi-
zin 2004, Springer Verlag, Mérz 2004

e RKW. Schulze, O. Weinheimer, DD. Briillmann, F. Réder, B. d’Hoedth, und E.
Schomer: “Software for automated application of a reference-based method for a
posteriori determination of the effective radiographic imaging geometry”, in Den-
tomaxillofacial Radiology (2005) 34, S. 205-211

e Julia Zaporozhan, Sebastian Ley, Ralf Eberhardt, Oliver Weinheimer, Svitlana
Iliyushenko, Felix Herth and Hans-Ulrich Kauczor: “Paired Inspiratory/Ezxpiratory
Volumetric Thin-Slice CT Scan for Emphysema Analysis: Comparison of Diffe-
rent Quantitative FEvaluations and Pulmonary”, Chest 2005, 128, 3212-3220

e Julia Zaporozhan, Sebastian Ley, Oliver Weinheimer, Ralf Eberhardt, loannis
Tsakiris, Yasuhiro Noshi, Felix Herth, und Hans-Ulrich Kauczor: “Multi-detector
CT of the chest: influence of dose onto quantitative evaluation of severe emphy-
sema: a simulation study”, J Comput Assist Tomogr. (2006), 30:460-468

e Christian Buschsieweke: “ Vergleich intelligenter Nachbearbeitungsalgorithmen zur
Quantifizierung des Lungenemphysems in Mehrschicht - CT Datensdtzen”, Dis-
sertation, Mai 2006
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C. P. Heuflel, T. Achenbach, C. Buschsieweke, J.-M. Kuhnigk, O. Weinheimer,
G. P. Hammer, C. Diiber, und H.-U. Kauczor: “ Quantifizierung des Lungenemphy-
sems in der Mehrschicht-C'T mittels verschiedener Softwareverfahren”, in Fortschr
Rontgenstr 2006 RoFo, 178: 987-998

Sebastian Ley, Julia Ley-Zaporozhan, Roland Unterhinninghofen, Yasuo Saito,
Michael Fabel-Schulte, Oliver Weinheimer, Jens-Peter Schenk, Gabor Szabo,
und Hans-Ulrich Kauczor: “Investigation of retrospective respiratory gating tech-
niques for acquisition of thin-slice 4d-multidetector-computed tomorgraphy (mdct)
of the lung: feasibility study in a large animal model”, in Exp Lung Res. 2006 Oct
;32 (9):395-412 17162648

Julia Ley-Zaporozhan, Sebastian Ley, Ralf Eberhardt, Oliver Weinheimer,
Christian Fink, Michael Puderbach, Monika Eichinger, Felix Herth und Hans
Ulrich Kauczor: “Assessment of the relationship between lung parenchymal de-
struction and impaired pulmonary perfusion on a lobar level in patients with em-
physema”, in European Journal of Radiology, 2007

Julia Ley-Zaporozhan, Sebastian Ley, Oliver Weinheimer, S. Iliyushenko, S. Er-
dugan, R. Eberhardt, A. Fuxa, J. Mews, und Hans Ulrich Kauczor: “Quantitative
analysis of emphysema in 3D using MDCT: Influence of different reconstruction
algorithms”, in European Journal of Radiology, 2007

Oliver Weinheimer, Tobias Achenbach, Carsten Bletz, Christoph Diiber, Hans-
Ulrich Kauczor, und C. P. Heuflel: “About Objective 8D Analysis of Airway Geo-
metry in Computerized Tomography”, erscheint in IEEE Transactions on Medical
Imaging, angenommen am 29. Mai 2007

Julia Ley-Zaporozhan, Sebastian Ley, R. Unterhinninghofen, Oliver Weinhei-
mer, Y. Saito, Hans Ulrich Kauczor und G. Szabo : “Quantification of Lung
Volume at Different Tidal Volumes and Positive End-expiratory Pressure in a
Porcine Model by Using Retrospective Respiratory Gated 4D-CT”, erscheint in
Investigative Radiology, angenommen im September 2007

Daniela Freudenstein: “Vergleich der Bronchialwanddicke bei Rauchern mit COPD
und Nichtrauchern ohne COPD mittels computergestiitzter Nachverarbeitung von
Diinnschicht-Mehrschicht-CT Datensétzen durch das Computerprogramm YAC-
TA”, Dissertation, noch nicht eingereicht
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