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Einleitung

Die Computertomographie (CT) ist seit einigen Jahren ein Standardverfahren zur
Gewinnung tomographischer Aufnahmen in der medizinischen Diagnostik sowie der
Chirurgie. So werden beispielsweise Unfallverletzte hdufig vor einer Operation im CT
untersucht. Metalle, wie beispielsweise Zahnfiillungen, die sich im Aufnahmebereich
befinden, fiihren haufig zu starken Metallartefakten, insbesondere auch zu Rauschar-
tefakten, die sich in vielen Fillen iiber das ganze Bild erstrecken und dadurch eine
diagnostische Auswertung sowie die weitere Bildverarbeitung oft erheblich erschweren
oder gar unmoglich machen.

In der Vergangenheit wurden verschiedene Verfahren zur Reduktion von Rauscharte-
fakten beschrieben. Diese setzen voraus, dass die Rohdaten verfiigbar sind oder dass
das artefaktverursachende Metall vollstindig im Rekonstruktionsbild enthalten ist.
In der Praxis ist in vielen Féllen keine von beiden Voraussetzungen erfiillt und des-
halb keines der bestehenden Verfahren anwendbar. Im Rahmen dieser Arbeit wurde
RFMAR', ein Verfahren zur automatischen Reduktion von Rauschartefakten, ent-
wickelt. Dieses basiert ausschlieflich auf den Rekonstruktionsbildern und erfordert
nicht, dass die artefaktverursachenden Metalle im Bild vorhanden sind. Die Rekon-
struktionsbilder miissen dabei nicht im DICOM?2-Format vorliegen. Prinzipiell ist es
sogar moglich, RFMAR auf alte, artefaktbehaftete CT-Bilder, die von Rontgenfolie
digitalisiert wurden, anzuwenden.

Zentraler Inhalt des ersten Kapitels ist die fiir die Beschreibung von REMAR wich-
tige Modellierung der CT-Bildgewinnung, das heifst der Aufnahme von Rohdaten
und die Rekonstruktion von Schnittbildern aus diesen Daten, unter besonderer Be-
riicksichtigung der in diesem Prozess hervorgerufenen Artefakte. Dabei wird davon
ausgegangen, dass zur Rekonstruktion das Standardverfahren in der CT, die gefilterte
Riickprojektion, verwendet wird. Da sich die gefilterte Riickprojektion aus linearen
Operatoren zusammensetzt, ist es moglich, die Metallartefakte einheitlich anhand
von Impulsantworten der gefilterten Riickprojektion zu beschreiben. Dieser aus der
Systemtheorie her bekannte Ansatz wird hier zum ersten Mal zur Beschreibung von
Metallartefakten genutzt. Eine wichtige Teilmenge der Rohdaten, in der besonders
starke Storungen der Daten festzustellen sind, stellen die Metallsinusoide dar. Die
Untersuchungen einiger geometrischen Eigenschaften dieser Menge erleichtert im wei-
teren Verlauf der Arbeit das Verstdndnis von RFMAR.

!RohdatenFreies MetallArtefakt Reduktionsverfahren
2DICOM (Digital Imaging and COmmunications in Medicine): Standard zur Speicherung und Uber-
tragung medizinischer Bilddaten [@, ]




2 FEinleitung

Das zweite Kapitel beginnt mit einem Uberblick iiber bisherige Verfahren zur Metall-
artefaktreduktion. Ein weiterer wichtiger Bestandteil bildet die Analyse von Pseu-
dorohdaten, die durch virtuelle Tomographie von Rekonstruktionsbildern gewonnen
werden. Diese bilden die Grundlage fiir REFMAR. Durch geeignete Modifikationen
und eine anschliefende gefilterte Riickprojektion dieser Daten wird die Rauschar-
tefaktreduktion von RFMAR realisiert. Deshalb geht die Analyse der Pseudoroh-
daten insbesondere der Frage nach, wie Storungen in den urspriinglichen Rohdaten
in die Pseudorohdaten abgebildet werden. Besonders wichtig fiir eine erfolgreiche
Rauschartefaktreduktion mit RFMAR ist die Segmentierung der Metallsinusoide in
den Pseudorohdaten. Es wird gezeigt, dass sich herkémmliche Methoden zur Segmen-
tierung von Metallsinusoiden in den Rohdaten im Allgemeinen nicht dafiir eignen.
Deshalb werden neue Verfahren entwickelt und analysiert. Unter diesen erzielt die
Waveletanalyse das beste Resultat. Im Anschluss an die Segmentierungsverfahren
wird RFMAR beschrieben und analysiert. Die Bewertung der erzielten Bildquali-
tdt geschieht einerseits anhand verschiedener Vergleichsmafe, von denen eines im
Rahmen dieser Arbeit entwickelt wurde, andererseits durch eine Darstellung etlicher
CT-Bilder vor und nach Artefaktkorrektur, die zusétzlich zum groften Teil auch von
einer Gruppe Radiologen ausgewertet wurden. Hierbei stielt REMAR durchweg auf
gute bis sehr gute Resonanz. Im Weiteren wird ein schnelles texturbasiertes Verfahren
vorgestellt, mit dem sich zuverlissig rauschartefaktbehaftete CT-Bilder klassifizieren
lassen. Dadurch ist es moglich, automatisch viele Bilder zu untersuchen und auf die
artefaktbehafteten RFMAR anzuwenden.

Die Segmentierung medizinischer Daten spielt im zweiten Kapitel bereits eine wich-
tige Rolle und ist zentrales Thema des dritten Kapitels, in dem ein neues Verfahren
zur dreidimensionalen Segmentierung von Halswirbeln aus CT-Volumendaten be-
schrieben wird. Der Ansatz beruht darauf, einen virtuellen Ballon in Form eines
Feder-Masse-Modells in den Wirbelkanal einzusetzen und diesen iterativ zu dilatie-
ren. Er approximiert eine differenzierbare 2-Mannigfaltigkeit im R?, deren Oberfli-
chenkriimmung effizient abgeschitzt werden kann. Anhand der Oberflichenkriim-
mung lassen sich elliptische Regionen auf dem Ballon detektieren, die den Zwischen-
wirbelbereichen entsprechen. Deren Position wird zur Bestimmung von Trennebe-
nen verwendet. Diese wiederum ermdglichen eine Segmentierung der Wirbel durch
Region Growing. Einsatzmoglichkeiten des Verfahrens ergeben sich in der Diagno-
stik, der Therapie oder auch der Planung von chirurgischen Eingriffen. Besonders
interessant ist das Verfahren dadurch, dass es sich mit nur geringen Modifikatio-
nen auch fiir Magnetresonanztomographie(MRT)-Daten eignet. Ein grofes Problem
fiir den Einsatz der Ballon-basierten Wirbelsegmentierung bei CT-Daten stellen Me-
tallartefakte dar. Durch eine Rauschartefaktreduktion durch RFMAR lassen sich
diese jedoch so reduzieren, dass das Ballonverfahren erfolgreich eingesetzt werden
kann.
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Allgemeine Bemerkungen

In dieser Arbeit werden bei Grauwertdarstellungen, soweit nichts anderes angegeben,
Werte niedriger Intensitdt dunkel und Werte hoher Intensitdt hell dargestellt. Die
Laufzeit von Algorithmen bezieht sich auf einen Intel Pentium 4-PC mit 2,5 GHz und
2 GByte RAM unter Windows XP Professional SP 2. Die Algorithmen in den ersten
beiden Kapiteln wurden unter Matlab Version 7, R14 ausgefiihrt. Im dritten Kapitel
kamen Java 2 und Java3D 1.3.1 zum Einsatz. Zur Hervorhebung von Programmecode
vom iibrigen Text wird ein Schreibmaschinenfont verwendet.






1 Bildgewinnung und Artefakte in der
Rontgen-CT

n den 1970er Jahren, ungefihr 80 Jahre nach der Entdeckung der Rontgenstrah-

len durch Wilhelm Conrad Réntgen [[69], gelang es Godfrey N. Hounsfield [§7]
basierend auf Arbeiten des Physikers Allan McLeod Cormack [P§, BY| einen ersten
Réntgen-Computertomographen (CT!) zur Erzeugung von Patientenschnittbildern
zu entwickeln. Moderne CTs ermdglichen schnelle tomographische? Aufnahmen des
Korperinneren in hoher submillimetrischer Auflosung. Mittlerweile ist die CT ein
Standardverfahren, ohne deren Einsatz viele Bereiche der Medizin nicht mehr denk-
bar wéren.

CT-Bilder werden durch Rekonstruktionsverfahren aus Messwerten berechnet, die
wihrend der CT-Aufnahmen gewonnen werden. Die Berechnung von Rekonstrukti-
onsbildern ist jedoch ein schlecht gestelltes Problem (vgl. Def. [A79) und deshalb emp-
findlich gegeniiber Rauschen und anderen Storungen in den Messwerten [[23, [39,
[[67]. Dies dukert sich durch Artefakte, die die Rekonstruktionsbilder zum Teil erheb-
lich beeintriachtigen. Befindet sich Metall, wie beispielsweise Amalgamfiillungen, im
Messbereich, ergeben sich meist besonders starke Metallartefakte.

Die Ausprigung der Artefakte ist abhéingig vom verwendeten Rekonstruktionsverfah-
ren. In der medizinischen Radiologie wird dazu in der Regel die gefilterte Riickprojek-
tion |0, Kap. 5.3|, [Bg], [B9, Kap. 3.6] verwendet. Deshalb wird in dieser Arbeit haupt-
sichlich dieses Verfahren beschrieben® und anhand von Impulsantworten analysiert.
Dies dient im Folgenden der Beschreibung von Metallartefakten.

1.1 Aufbau eines Computertomographen

Die CT-Aufnahme findet in der Abtasteinheit (Gantry) statt. Zur Tomographie ei-
nes Patienten wird dieser auf einem Patiententisch in der Abtasteinheit des CT po-
sitioniert (s. Abb. [[.T). Durch eine schmale Blende gelangen Rontgenstrahlen einer

'Die Abkiirzung CT wird als Abkiirzung im Weiteren sowohl fiir Réntgen- Computertomographie
als auch fiir Rontgen-Computertomograph verwendet.
Zgriech.: & tépoc — abgeschnittenes Stiick

3Weitere Rekonstruktionsverfahren findet man in [E, , @, , @, , , , @, @, ,
73, ROt p23, p24).
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rotierenden Rohre in das Messfeld, durchdringen den Patienten und treffen mit ab-
geschwichter Intensitit auf der gegeniiberliegenden Seite auf Detektoren, die die ver-
bleibenden Intensititen in verschiedenen diskreten Winkelstellungen der Réntgenroh-
re messen. Durch Kippung der Abtasteinheit (Gantry Tilt) wird die Aufnahmeebene
festgelegt. Der Aufbau der Abtasteinheit hat sich im Lauf der Zeit viermal grund-
legend gedndert. Im Folgenden werden die vier CT-Generationen kurz beschrieben.
Ausfiihrliche Beschreibungen findet man in [R0, B9, [3§].

verschieb- und rotierbare Rontgenquelle

/Gantry

= — Patiententisch $

| |
(a) Seitenansicht (b) Frontansicht

Abbildung 1.1: Schematischer Aufbau eines Computertomographen der ersten Gene-
ration.

Bei Tomographen der ersten Generation ist die Rontgenquelle mit einem nadelfor-
migen Strahlaustritt versehen. Auf der gegeniiberliegenden Seite befindet sich ein
einziger Detektor. In jeder Winkelstellung werden mehrere Messungen durchgefiihrt,
zwischen denen die Rontgenrohre und der Detektor parallel zueinander so verscho-
ben werden, dass das gesamte Messfeld an dquidistanten Positionen abgetastet wird.
Dieser Aufbau wird Parallelstrahlgeometrie genannt.

Seit den Tomographen der zweiten Generation wird eine Rontgenréhre mit facherfor-
migem Strahlaustritt verwendet. Auf der gegeniiberliegenden Seite wird anstelle eines
einzelnen Detektors ein Detektorarray verwendet. Dadurch lassen sich gleichzeitig
mehrere Werte messen. Wie bei Tomographen der ersten Generation werden in jeder
Winkelstellung mehrere Messungen durchgefiihrt, zwischen denen die Rontgenrohre
und das Detektorarray parallel zueinander verschoben werden.

In den heute iiblichen Tomographen der dritten und wvierten Generation kann im
Vergleich zu Tomographen der zweiten Generation durch Einsatz eines stirker ge-
spreizten Féchers von Rontgenstrahlen ein viel grofserer Bereich des Messfeldes ab-
getastet werden. In jeder Winkelstellung wird nur eine einzige Aufnahme gemacht.
Die Rontgenrohre rotiert dazu kontinuierlich um den Patienten, wihrend in festen
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Zeitabstdnden die Detektoren ausgelesen werden. Die Detektoren befinden sich bei
Tomographen der dritten Generation auf einem Detektorfeld, das zusammen mit der
Rontgenréhre um das Messfeld rotiert und bei Tomographen der vierten Generation
auf einem feststehenden Ring um das Messfeld*. Man nennt die Aufnahmegeometrie
dieser Tomographen Fdcherstrahlgeometrie.

Zur Rekonstruktion von CT-Aufnahmen, die in einer Facherstrahlgeometrie aufge-
nommen wurden, ist die genaue Kenntnis aller geometrischen Parameter, wie der
Offnungswinkel des Ficherstrahls oder die Abstinde zwischen der Rontgenrdhre und
dem Drehzentrum beziehungsweise den Detektoren, erforderlich. Haufig variieren
geometrische Parameter sogar zwischen unterschiedlichen Tomographen des gleichen
Herstellers. Durch Umsortieren der Rontgenstrahlen (Rebinning) [20, Kap. 6.6.1] las-
sen sich diese Geometrien jedoch auf die eine geriteunabhiingige Parallelstrahlgeo-
metrie zuriickfiihren®, in der sich sowohl die Modellierung der CT-Aufnahme als auch
die Beschreibung von Rekonstruktionsverfahren besonders gut darstellen lassen. Aus
diesem Grund wird im Weiteren von einer Parallelstrahlgeometrie ausgegangen. Je-
der einzelne Réntgenstrahl p; 9 wird dabei wie in Abbildung dargestellt durch das
Tupel (1,0) adressiert, wobei [ die kollineare Verschiebung und 6 die Winkelstellung
beschreibt.

1.2 Spiralcomputertomographie

Das Spiral-CT-Aufnahmeverfahren wurde erstmals 1989 von KALENDER UND VOCK
[T07, R0F| vorgestellt®. Es ermdglicht in vergleichsweise kurzer Zeit einen grofen Kor-
perbereich aufzunehmen. Innerhalb des aufgenommenen Bereichs lassen sich parallele
Schnittbilder in beliebigen Positionen rekonstruieren. Die Spiral-CT hat sich mittler-
weile als Standardverfahren in der Radiologie etabliert, mit dem auch alle in dieser Ar-
beit verwendeten radiologischen Aufnahmen erstellt wurden.

Bei der Spiral-CT wird der Patiententisch wihrend der Aufnahme mit konstanter
Geschwindigkeit unter der Abtasteinheit hindurchbewegt. Dadurch beschreibt die
Rontgenrdhre eine schraubenférmige Kurve um den Patienten. Mit Hilfe von Inter-
polationsverfahren, die in R0, [03, [3§] beschrieben werden, und anschliefendem
Rebinning lassen sich daraus Messdaten in Parallelstrahlgeometrie und beliebiger
Position innerhalb der Schraubenlinie gewinnen.

4Bei Ficherstrahltomographen wird nur ein kreisscheibenférmiger Teilbereich im Zentrum des
Messfeldes (scan field of view) ausreichend abgetastet und daraus ein CT-Bild rekonstruiert [[14J].
In dieser Arbeit wird davon ausgegangen, dass der Patient jeweils komplett innerhalb dieser Kreis-
scheibe und damit in allen Winkelstellungen vollsténdig innerhalb des Féchers liegt.

SHeutige Tomographen sind zum Teil als Mehrzeiler-CT ausgefiihrt, d. h. sie besitzen mehrere
Detektorzeilen bzw. eine Detektormatrix. Die daraus resultierenden Messdaten lassen sich jedoch
nicht auf zweidimensionale Geometrien iibertragen [P0, Kap. 7.4]. Rekonstruktionsverfahren fiir
Mehrzeiler-CT findet man in [2(]. Sie sind jedoch nicht Gegenstand dieser Arbeit.

SSiehe auch [[[03, Kap. 3].
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Roéntgenquelle:
sendet mit
Intensitét 7,

Messwert
am Detektor /;:

(L
S (.0,

Abbildung 1.2: Parallelstrahlgeometrie. Der Rontgenstrahl p;, g, wurde exemplarisch her-
vorgehoben.

1.3 Modellierung des Aufnahmeprozesses

Zur Modellierung des Aufnahmeprozesses wird zunichst davon ausgegangen, dass
die Rontgenstrahlen monochromatisch sind, das heifit eine einzige Frequenz aufwei-
sen, und sich geradlinig ausbreiten. Zunéchst wird nur ein einziger Rontgenstrahl
betrachtet, der von der Rontgenquelle an Position py durch das Gewebe dringt und
zum Detektor an Position p; gelangt.

Die Intensitit des Rontgenstrahls an der Position py, A € [0, 1] wird mit I, bezeich-
net, wobei [y die Ausgangsintensitidt an der Rontgenrohre und I; die Intensitit am
Detektor darstellt.

Ist die Intensitdt I, in py bekannt, so ergibt sich die Intensitdt Iy, a) in prrax Mit
einem infinitesimalen A\ zu

I)\+A>\ = I)\ — ,U,)\A)\I)\ (11)

Der Proportionalitiatsfaktor pu, wird Schwiachungskoeffizient des Gewebes in p, ge-
nannt. Er ist gewebespezifisch und hauptséchlich durch die Ordnungszahl der Atome
und die Dichte des Gewebes bestimmt (vgl. [B3, Kap. 1.2]). Fiir Schwichungskoeffi-
zienten auferhalb des Strahlengangs wird definiert

VA ¢ [0,1] : uy = 0.
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Eine Grenzwertbildung in ([1]) fiihrt zu

dl
= — ] 1.2
d\ X (1.2)
mit der Losung
A
— sdo
L=l 0" (1.3)
Daraus bestimmt sich der Projektionswert fi folgendermafsen:
1 o
y Iy
i :=1In 7= podo = [ pydo. (1.4)
1
0 —00

Bei der CT-Aufnahme werden die Projektionswerte fi(l, #) entlang der Geraden
oo = {x € R*|(x,0) =1} (1.5)
bestimmt, wobei (I,0) € (—1,1)x[0,27) und 8 := (cos ,sin §)* € S* (vgl. Abb.[2).

Sei 0+ = (—sinf,cos @)t € S* ein Vektor, der senkrecht auf § steht. Fiir f € L'(R?)
wird durch

Zf(1,0) := /f(lé+t9i)dt (1.6)

[ [

mit [ € R und 0 € [0, 27) ein Operator definiert, der nach JOHANN RADON [[67] Ra-
dontransformation genannt wird. Die Funktion f := 2Zf wird Radontransformierte
beziehungsweise Sinogramm von f genannt. Aufgrund ([.4) stellt die Radontrans-
formation ein geeignetes Modell fiir die CT-Aufnahme der Schwichungskoeffizienten
i des Gewebes im Strahlengang dar. Die im CT tatsichlich gemessenen Rohdaten
it stellen im Wesentlichen eine Abtastung des Sinogrammes Zu beziiglich 6 und [
dar. Im Weiteren werden jedoch auch diese als Radontransformierte beziehungsweise
Sinogramm bezeichnet.

Aus ([[LG) ergibt sich die Symmetriebedingung

f(,0) = f(—1,-0). (1.8)
Somit ist die Radontransformation durch die Projektionswerte in [0, 7) bereits eindeu-
tig bestimmt. Fiir die auf diesen Bereich eingeschriankte Radontransformierte sowie
deren diskrete Approximationen werden im Weiteren die Bezeichnungen wie oben
verwendet. Weitere Eigenschaften der Radontransformation sind in Tabelle [[.1] zu-
sammengefasst. Fiir detailliertere Darstellungen sowie Verallgemeinerungen sei auf
I, 20, 79, B0, B2, 3. 03, (20, 27, (38, (39, [57, [63, [163, [5G, PO7) verwiesen. Die
Rekonstruktion von CT-Bildern erfolgt anhand numerischer Verfahren zur Berech-
nung der inversen Radontransformation %1
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Linearitét (#{ag + Bh}| = a[Zg] + B[%h)

Verschiebung [Zf(z —a,y — b)] (,0) = f(l — (acos@ + bsinb), )
Rotation [Zg(r, )] (1,0) = [Z9(r, ¢ — ¢0)] (1,0 — )

Faltung (%{g * h}| = [#g] x [%h]

Tabelle 1.1: Eigenschaften der Radontransformation. Es gilt a, 8 € R. Die Angabe der
Rotationseigenschaft erfolgt fiir Polarkoordinaten.

1.4 Rekonstruktionsverfahren

Sowohl die im CT gemessenen Rohdaten f als auch das rekonstruierte Bild f kénnen
in der Praxis nicht kontinuierlich sondern nur diskret sein. Deshalb ldsst sich das dis-
krete f als lineares Gleichungssystem f = Rf darstellen, wobei R derjenige lineare
Operator ist, der die Radontransformation des diskretisierten Urbildes f beschreibt.
Die Gewichte in R beriicksichtigen die von Rontgenstrahlen endlicher Breite durch-
leuchteten Flichen der einzelnen Pixel in f [6@, [1J]. Dabei kénnen unterschiedliche
Pixelgeometrien als Grundlage dienen [BY, Kap. 4]. Das Rekonstruktionsbild f be-
stimmt sich anhand der Pseudoinversen R* [[93] zu f ~ R* f [T, [67]. Diese Losung
minimiert den Fehler f = arg min |Rf— f|. Die Losung des Gleichungssystems kann
anhand der Singuldrwertzerlegung von R erfolgen [P0, Kap. 5.12]. Im Allgemeinen
sind die auftretenden Matrizen jedoch so grof, dass eine direkte Berechnung nicht
praktikabel ist und deshalb iterativ Niherungslosungen bestimmt werden”. Dies ist
jedoch sehr zeitintensiv |1, Kap. 5.2.4|, weshalb die iterativen Verfahren bislang
kaum praktische Relevanz fiir die CT haben und deshalb in diesem Rahmen nicht
ndher beleuchtet werden. Fiir detaillierte Beschreibungen sei auf [P0, B9, f6, P3-
07, [0T, [02, [23, 139, [40, P24 verwiesen.

Der folgende Satz ist die Grundlage fiir das Fourierrekonstruktionsverfahren |38,
Kap. 5.4]. Im Folgenden wird er zur Herleitung der gefilterten Riickprojektion ver-
wendet.

Satz 1.1 (Fourier-Scheiben-Theorem) Sei f € L'(R?) und t € R. Dann ist
f(t0) fiir alle § € S* proportional zu den fouriertransformierten Projektionswerten

F(f(-,0)) so, dass
[,%wa](w,e) = \/%f(we_) ]

"Aufgrund der Schlechtgestelltheit des Problems ist selbst bei entsprechender Rechnerkapazitit ein
Regularisierungsverfahren vorzuziehen [@]
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Beweis:

P (,0) = —— / F(1,0)e " dl

o ).
L%Z ZZf(x,y)5(<(§>’9>l)dxdy el (1.9)

Sei f € .(R?). Dann gilt unter Verwendung von Polarkoordinaten aufgrund f =

F~1f und Satz [ (vel. [20, B2, [58, ROT]):

2

s | 7 F)e (69 o duod

™

_ % / ] F(wB)e ()9 dude

fz,y) =

0 —o0
i

= [ [ llFafiw. 0O doas
= ﬁg*t@w—iz@“%ﬁwﬂ(wﬁ)- (1'10)

Hierbei bezeichne Z* den wie folgt definierten adjungierten Operator von Z:

s

(%" g](x,y) :=/g(xcos€+ysin9,9) df =: /g(a(xvy)(ﬁ),ﬁ) de. (1.11)

Dieser Operator wird Riickprojektionsoperator genannt [[5§], die Kurven
O(zy) 0 xcosf +ysinh, 6 c[0,m) (1.12)

werden im Weiteren als Sinusoide bezeichnet.
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1.4.1 Filterung im Frequenzraum

Die gefilterte Riickprojektion ergibt sich nach ([.I0) durch Filterung der Radontrans-
formierten entlang der Spalten mit dem Filter |w| und einer anschliefenden Riick-
projektion®.

Aufgrund der diskreten Abtastung des Bildes f weisen die Rohdaten eine Maximal-
frequenz @ € R* mit 0 < |w| < « auf. Aus diesem Grund kann man anstelle des
unbegrenzten Filters |w| in ([LI0) ein gefenstertes Rekonstruktionsfilter n verwenden.
Dazu bieten sich verschiedene Fenster an |[[47, 48, [[61]|. Eine Fensterung mit dem
idealen Tiefpass ergibt

o w w w

(@) = W] () = a (1) - A(5)). (1.13)
Dieses Filter wird nach seinen Erfindern Ramachandran und Lakshminarayanan
Ram-Lak-Filter |RQ, Kap. 6.1.1] oder auch Rampenfilter |BY, BE, [[63, ROT| genannt.
Da hochfrequentes Rauschen durch dieses Filter verstarkt wird, werden in der Praxis
iiblicherweise Filter verwendet, bei denen hohe Frequenzen weniger stark gewich-
tet werden. Das heifst, sie gehen aus dem Ram-Lak-Filter durch eine zusitzliche
Tiefpassfilterung hervor. Ein hiufig verwendetes Filter ist das folgende Shepp-Logan-

Filter [L81]|:

(W) = |w| H(%) sinc(%). (1.14)

Dieses Filter wird, soweit nicht anders angegeben, auch in dieser Arbeit zur Rekon-
struktion verwendet. Eine Beschreibung weiterer gebréuchlicher Rekonstruktionsfilter
findet sich in [0, Kap. 6], [p3, Kap. 10.6], [L66, [73]. Eine Darstellung des Ram-Lak-
und des Shepp-Logan-Filters findet sich fiir & = 0,5 in Abbildung [.3.

0,5

— . . . . . . 0,25 : .

— = Shepp-Logan
04 | pp-Log

035 |
03 | ™~ P ] o1}
025 | N\ /
02 |
0,15 |
o1}
0,05 |

(0]

0 . . . . . —_—
-06  -04 -02 0 0,2 04 % 006

(a) Ram-Lak- und Shepp-Logan-Filter (b) Ram-Lak-Faltungskern

Abbildung 1.3: Rekonstruktionsfilter und Faltungskern.

8Eine Fortsetzung der gefilterten Riickprojektion von %Z.7 auf ZL' beziehungsweise ZL? ist unter
bestimmten Voraussetzungen mdglich [7 , Th. 1I 1.6].
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1.4.2 Faltung im Radonraum

Sei n := .Z '@ fiir ein bandbegrenztes Filter 7. Aufgrund des Faltungstheorems
gilt:

1 .
fr—R%F NFf (1.15)
47
1 .
~ — R . 1.16
e f (1.16)

Somit lésst sich die gefilterte Riickprojektion auch als Faltung mit dem Rekonstrukti-
onsfaltungskern 7 berechnen [f{, Kap. 6.4]. Dieser ergibt sich fiir das Ram-Lak-Filter
nach ([.T3) und der Potenzformel sin® z = 1/2(1 —cos 2z) |[7] aufgrund der Linearitét
der Fouriertransformation zu

n(t) = aF " HI(2) = AC)(@)
= o?(2sinc(2at) — sinc?(at))
_ asin(2amt) 1 — cos(2ant)

mt 2(mt)?

(1.17)

Der zu dem Ram-Lak-Filter (s. Abb. [33(a]]) korrespondierende Faltungskern ist in
Abbildung dargestellt. Durch Glattung dieses Faltungskernes ergeben sich die
fiir die CT gebriuchlichen Rekonstruktionsfaltungskerne. Einen Uberblick iiber Re-
konstruktionsfaltungskerne bieten [20, B2, [3§].

Aufgrund ([.17) gelten fiir Rekonstruktionsfaltungskerne n folgende asymptotische
Beschrankungen nach oben und unten fiir |t| — oo:

n=0(-) (1.18)
- Q(—%). (1.19)

Fiir [t| — 0 lassen sich die Rekonstruktionsfaltungskerne n abschétzen durch:
—a<n<a. (1.20)

Insgesamt ldsst sich das Abklingen der Intensitédten in den Rekonstruktionsfaltungs-
kernen durch —min{«, |*¢/=t|} <7 < min{a, |*/xt|} beschreiben, wie in Abbildung [4
fiir « = 1 dargestellt ist.

Fiir alle Rekonstruktionsfaltungskerne n gilt:
Lemma 1.1 Der Mittelwert des Faltungskernes n verschwindet. o

Beweis: Nach Konstruktion gilt fiir den Mittelwert 7 = 81(0) = 0. n
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Abbildung 1.4: Abschétzung des Intensitdtsverlaufs des zum Ram-Lak-Filter korrespon-
dierenden Faltungskerns fiir a« = 1. Die Intensitdten anderer Rekon-
struktionsfaltungskerne klingen aufgrund der Glattung noch schneller
ab. 1. t +— 2sinc(2t), 2: t + sinc?(t), 3: t +— 2sinc(2t) — sinc?(¢),

4: t — min{1, |/x¢|}, 5: t — —min{1, |1/xt|}

1.4.3 Alternative Berechnung im Radonraum

Eine weitere Moglichkeit zur Berechnung der gefilterten Riickprojektion ergibt sich
durch die folgende Zerlegung des Filters 7:

1
jwl = (Zsgn(w)) (w). (1.21)
Seinun g € .(R). Fiir den Differentialoperator 2 |[73] mit
g(t+h) —g(t)

0 .
[24](t) = 59 = lim - (1.22)
und den Hilbertoperator ¢ [139] mit
17 1
200 = = [ 22 ay = Lagn (1.23)
T t—y 7t
gelten nach |3, [39
(7 (Z9)](w) = (w)g(w) (1.24)
und .
[F (A 9)l(w) = ~sgn(w)g(w). (1.25)
Hierbei ist das Integral in([-23) als Cauchy’scher Hauptwert gemé&f
l—e oo
T e—=0 l—y l—y

—00 l+e€
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zu interpretieren [B2, Kap. 8. Aus ([221)), (T:24) und ([:27) folgt
FHwl=n=H9. (1.26)

Sowohl der Differential- als auch der Hilbertoperator lassen sich als Faltungskerne
realisieren (vgl. etwa [[47]).

1.4.4 Berechnung im Diskreten

In der Praxis stellen die Sinogramme diskrete und keine kontinuierlichen Funktionen
dar. Des Weiteren werden die kontinuierlichen durch diskrete Operatoren approxi-
miert [T, B3, [73]. Ausfiihrliche Untersuchungen zu den Genauigkeiten der diskreten
Rekonstruktion findet man in [f, {0, pd, b1, B2, BM, [20, [23, [39, [73, R0J|. Die
Fehler sind bei ausreichender Abtastung des Sinogramms und geeignetem Rekon-
struktionsfilter gering [B3, Kap. 16.4], [[23, Kap. 6.3, [[39. Es wird deshalb im
Weiteren weder zwischen kontinuierlichen und diskreten Operatoren noch zwischen
kontinuierlichen und diskreten Bildern L!(R?),.”(IR?) beziehungsweise [*(Z?) expli-
zit unterschieden.

Seien #60 € IN, #1 € IN, #n € N die Anzahl der Aufnahmewinkel und der Detektoren
sowie die die Lange des diskreten Rekonstruktionsfaltungskerns und n x n die Grofe
des Rekonstruktionsbildes, dann betrigt der Aufwand fiir die Filterung im Frequenz-
raum O(#60+#! log #1) und der Aufwand fiir die Faltung im Radonraum O(#04#1#n).
Die Weglidngen der Sinusoide, iiber die bei der Riickprojektion integriert wird, liegen
in O(#60+#1). Fiir jedes Pixel des Rekonstruktionsbildes findet eine Integration iiber
einen Sinusoid statt. Somit ergibt sich ein Gesamtaufwand von O(n?#604l) fiir die
Riickprojektion. Die grundlegende Berechnung erfolgt mit Algorithmus [[.1. Hierbei
berechne die Funktion interpoliere(f, 1, 6) einen Funktionswert von f an der
Stelle (,8) durch geeignete Interpolation.

Allgemeine Beschreibungen zur Implementierung der gefilterten Riickprojektion fin-

det man in [20, pY, [39, [67, [73, [74, R0T)|. In dieser Arbeit wird die gefilterte Riick-
projektion mit der Matlab-Implementierung iradon [[3T] berechnet. Deren Laufzeit

betrigt fiir Sinogramme der Grofe 729 x 1.024, die in dieser Arbeit bei radiologischen
CT-Daten Verwendung finden, ungefihr 130 Sekunden. Das Verhalten der gefilterten
Riickprojektion und insbesondere Artefakte lassen sich anhand von Impulsantworten
der gefilterten Riickprojektion beschreiben. Diese werden im folgenden Abschnitt
untersucht.

1.5 Impulsantwort der gefilterten Riickprojektion

Im Folgenden wird fiir (1,60) € Rx[0, 7) die Impulsantwort %14y, g, eines §-Impulses
5l0,90(l7 0) = 6(l - lO)(s(e - 90) (1.27)
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Algorithmus 1.1 Gefilterte Riickprojektion

Eingabe: f {0, ... ’#Z}NX {0,...,#0} - R Sinogramm
f:

Ausgabe: 72 D Def(f) = R Rekonstruktionsbild

1 /* Filterung im Radon- oder im Frequenzraum */

» foreach s € {0,...,#0} do

3 filtere(f(-,s));

+ od

5 /% Initialisierung eines Akkumulators als Nullmatrix */
¢ akkumulator < mnewdouble[#[, #0]

7 /* Riickprojektion */

s foreach (x,y) € Def(f) do

9 for s + 0,...,#60 do

10 akkumulator[x,y] < akkumulator[x,yl +

1 interpoliere(f, xzcoss + ysins, s);
12 od

13 od

an der Stelle (lg, §p) im Sinogramm untersucht. Dazu wird zunéchst die Impulsantwort
des Rekonstruktionsfilters analysiert und daraus die Impulsantwort der gefilterten
Riickprojektion abgeleitet.

1.5.1 Impulsantwort des Rekonstruktionsfilters

Die Impulsantwort eines Rekonstruktionsfilters 7 entspricht offenbar dessen Rekon-
struktionsfaltungskern n = .# 1) (vgl. Kap. [.4.3). Alle Filter 7 leiten sich aus dem
Rampenfilter |w| ab und sind deshalb wie dieses reellwertige gerade Funktionen und
damit insbesondere achsensymmetrisch beziiglich des Ursprungs. Somit sind auch
die Rekonstruktionsfaltungskerne 7 symmetrisch beziiglich des Ursprungs [[3], [[23,
Kap. 4.1|. Die Faltungskerne sind zunéchst nichtlokal®'?. Dies liegt daran, dass das
Rampenfilter |w| in w = 0 nicht differenzierbar ist [[45]. Fiir die Entstehung von
Rauschartefakten spielen jedoch die Extrema des jeweiligen Faltungskernes, insbe-
sondere das Maximum bei ¢ = 0 und die rechts und links daneben liegenden Mini-
ma, die wesentliche Rolle. Die Antwort des Rekonstruktionsfilters auf einen Impuls
10,001, 0) ist folglich der Rekonstruktionsfaltungskern n an der Stelle [y entlang der
Spalte 6.

9Nichtlokalitit bedeutet in diesem Fall, dass der Tréger ein relativ grofies Intervall {iberdeckt.
19Die Nichtlokalitiit spiegelt sich auch in der Nichtlokalitit des Hilbertoperators in () wider, die

sich aus ([[.23) ergibt (vgl. [[3, [[44)).
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1.5.2 Impulsantwort der Riickprojektion

Die Impulsantwort des Rekonstruktionsfilters, das heifst der Rekonstruktionsfaltungs-
kern, lasst sich als Linearkombination

/ 1(8, p)ds,p ds (1.28)
R

einzelner Impulse auffassen. Da die Riickprojektion ein linearer Operator ist [[73]
kénnen somit die Impulsantworten der gefilterten Riickprojektion wie folgt durch die
Antworten der Riickprojektion auf die Linearkombination der einzelnen Impulse in

(L.28) darstellen.

Sei wie in ([CH) pr9 C R? eine Gerade im Ortsraum fiir (1,6) € R x [0, 7). Nach ([.11))
gilt nun fiir die Riickprojektion eines Impulses ¢, g,

K" 15,00 = Xpiy.60 (1.29)

und damit anhand ([.16), (T:2§) und ([229) fiir die Impulsantwort Z~1§;, ¢, der ge-
filterten Riickprojektion

_ 1
X 1510,90 = /Rn(l — lo)Xpr dl. (1.30)

Die Impulsantworten der gefilterten Riickprojektion ergeben sich also durch Line-
arkombinationen der Funktionen Xoi, 0 wobei die Gewichte proportional zu dem
Rekonstruktionsfaltungskern gewéhlt werden. Als Beispiel wird in Abbildung die
Antwort auf einen Impuls d;, g, bei der gefilterten Riickprojektion dargestellt. In der
3D-Oberflichendarstellung (Abb. [.L5(b)) ist die Kontur des zugrundeliegenden Re-
konstruktionsfaltungskerns deutlich zu erkennen.

0p —5

00 00+5

(a) (b)

Abbildung 1.5: (a) Impulsantwort %7144, im Rekonstruktionsbild. (b) 3D-
Oberflachendarstellung des markierten Ausschnitts in (a). Rekon-
struktionsfilter: Shepp-Logan.
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Es sei hier noch angemerkt, dass sich die Impulsantworten unterschiedlicher Rekon-
struktionsverfahren im Allgemeinen unterscheiden. Je nach Rekonstruktionsverfah-
ren ergeben sich deshalb unterschiedliche Defektbilder. Diese Arbeit beschrinkt sich
jedoch auf die Analyse der gefilterten Riickprojektion, die standardmifig in der Ra-
diologie verwendet wird.

1.6 Metallsinusoide

Die Teilmenge der Metallsinusoide innerhalb eines Sinogramms spielt eine wichtige
Rolle fiir die Entstehung von Metallartefakten. Das sind hdufig besonders stark ausge-
prigte Artefakte, die durch Metall im Strahlengang hervorgerufen werden. Eine Be-
schreibung dieser Artefakte findet sich im Abschnitt [.§.

In vielen bisherigen Verfahren zur Reduktion von Metallartefakten werden alle Pi-
xelintensitdten innerhalb der Metallsinusoide modifiziert. Das Ziel dabei ist es, einen
Rohdatensatz zu erzeugen, aus dem ein Rekonstruktionsbild resultiert, das weniger
Artefakte als das Rekonstruktionsbild der urspriinglichen Rohdaten enthilt. Ein we-
sentlicher Schritt besteht darin, die Metallsinusoide zu bestimmen. Im Folgenden
werden nach einer formalen Definition wichtige Eigenschaften der Metallsinusoide
beschrieben.

Definition 1.1 (Metallsinusoide) Sei f ein Bild, das Metall enthélt'', dann wird
die Menge der Sinusoide Tr (ZXwmetan(s)) Metallsinusoide'? genannt. O

Definition 1.2 (Lineare Separierbarkeit) Eine Menge A € R? wird linear sepa-
rierbar genannt (vgl. [[I], Kap. 3.2]), wenn es eine Gerade g : (n,x) = d mit gNnA =10
gibt, so dass die Schnittmengen von A mit den durch g definierten Halbebenen nicht
leer sind, das heift A N {x|(n,x) > d} # 0 und AN {x|(n,x) < d} # 0. o

Satz 1.2 (Konvexe Hiille) Fir ein Bild f, das ein Metall M C Def(f) enthilt,
wird durch die Menge der Metallsinusoide

om =] op = [J{(p. (cost,sin6)")[ 6 € [0,7)} (1.31)

PEM PEM
auf PDef(f) eine Aquivalenzrelation festgelegt gemdif
A~, B&iog=o0p, A,B e PDef(f).

FEs gilt auflerdem fiir nicht linear separierbare, kompakte Mengen A, B € PDef(f):
A ~g Bs A ~g B < kH(A) = kH(B),

UDamit ist gemeint, dass diejenige Kérperschicht, die durch f représentiert wird, Metall enthélt.
2In der Literatur wird hierfiir auch der Begriff Metallschatten beziehungsweise shadow verwendet

(vgl. [[[o1}, 33, p13)).
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wobei kH(A) beziehungsweise kH(B) die konveren Hillen der Mengen A und B
bezeichnet. o

Beweis: Esist leicht zu sehen, dass ~, und ~yy Aquivalenzrelationen sind. Zu zeigen
bleibt, dass die Sinusoide zweier nicht linear separierbarer, kompakter Mengen A und
B genau dann identisch sind, wenn ihre konvexen Hiillen kH(A) und kH(B) identisch
sind.

Der Rand jeder konvexen Menge wird nach Definition durch ein konvexes Polygon be-
schrieben, wobei die Anzahl der Ecken auch unendlich sein kann. Seien V' € PDef( f)
die Ecken des konvexen Polygons, das den Rand der konvexen Hiille von A bildet.
Es gilt V' C 0A, weil nach Definition die kH(A) die kleinste konvexe Menge ist, die
A enthalt.

Bei der Radontransformation gibt es in jeder Projektionsrichtung 6 einen Strahl p; 4
mit minimaler [-Koordinate [_ und einen Strahl p;, » mit maximaler [-Koordinate [,
die A jeweils in V schneiden. Da A nicht linear separierbar ist, wird die Menge auch
von allen p; g mit [ € (I_,1;) geschnitten. Die Intervalle [I_,[ ] sind offensichtlich ge-
nau diejenigen Intervalle, auf die auch die konvexe Hiille bei der Radontransformation
jeweils projiziert wird.

Enthélt A jedoch einen linear separierbaren Punkt, unterscheidet sich in mindestens
einem Winkel 6 die Projektion dieser Menge auf eine Hyperebene senkrecht zu p. g
von der Projektion der konvexen Hiille kH(A) auf diese Hyperebene. n

Korollar 1.1 Alle nicht linear separierbaren Metalle, deren konvexe Hiille identisch
1st, sind beziiglich threr Metallsinusoide aquivalent. g

Aufgrund Korollar [[.]] werden der weiteren Betrachtung von Metallsinusoiden aus-
schlieklich konvexe Objekte zugrunde gelegt.

Korollar 1.2 (Zusammenhang von Metallsinusoiden) Sei M C Def(f) eine
konveze, kompakte und nicht linear separierbare Menge von Koordinaten eines Me-
talls innerhalb eines Bildes f. Dann ist die Menge der Metallsinusoide oy; einfach
zusammenhdngend (s. Def. [A.]), das heift anschaulich ,ohne Licher®, o

Beweis: Aus dem Beweis zu Satz [[.7 geht hervor, dass die Radontransformation
die Menge M in jedem Winkel # auf genau ein Intervall innerhalb der Spalte 6
projiziert. Jeder Punkt p € M wird bei der Radontransformation auf die Sinusoide
op abgebildet [R24], wobei die Bezeichnung wie in ([L1Z) gewéhlt ist. Somit sind die
einzelnen Intervalle entlang der 6-Achse zusammenhéngend. n

Bemerkung 1.1 (Glattheit der Randkurven) Sei M C Def(f) ein kompaktes
und konvexes Metall'® innerhalb eines Bildes f. Die Metallsinusoide oy ergeben sich

13Damit ist gemeint: Die Menge der Koordinaten des Metalls sei kompakt und konvex.
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als Vereinigung Uop einzelner Sinusoide op, p € M, die jeweils offensichtlich glatte
Kurven sind. Die obere beziehungsweise untere Randkurve, das heifit die Kurven
der mazximalen beziehungsweise minimalen l-Koordinaten entlang der 0-Achse, sind
jedoch nicht notwendigerweise glatt. Dies sieht man etwa an den Sinusoiden eines
gleichseitigen Dreiecks (vgl. Abb. [[.6(a)). Die Sinusoide iiberdecken in jeder Spalte
0 ein Intervall. Fir die Linge d(6) des jeweiligen Intervalls in der Spalte 0 gilt fir
6 € [0,7/3)

d(6) = { cos(0), 0<6f< (1.32)

cos@—%, %§0<

w3

Offensichtlich ist d in 0 = 7/6 nicht differenzierbar (vgl. Abb. [[.6(b)). Die Sinusoide
bilden nach Korollar [[23 eine zusammenhdingende Menge, die sich aus den einzelnen
Intervallen zusammensetzt. An der Stelle 7/6¢ konnen daher die obere und die untere
Randkurve nicht beide gleichzeitig glatt sein. Sei etwa die obere Randkurve glatt, so
erqgibt sich die untere Randkurve aus der Addition einer glatten Kurve mit der Kurve
d(0), die in 7/6 nicht glatt ist. Diese Stelle ist neben zwei weiteren nicht glatten Stellen
deutlich in Abbildung zu erkennen. O

\%
A -: ’-.}
/ 1
()
l
0-80 0 7r)6 /3 0 Olrad] 7T
= = v
1
(a) (b) (c)

Abbildung 1.6: Der Rand der Menge der Metallsinusoide ist nicht notwendigerweise glatt.
(a) Gleichseitiges Dreieck, (b) Funktion der Intervalllingen d(#) fiir 0 <
6 < /3. (¢) Sinusoide des Dreiecks.

1.7 Darstellung und Speicherung von
Rekonstruktionsbildern

Eine wichtige Eigenschaft computertomographischer Bilder ist die Normierung der
Pixelintensititen in Form von Hounsfield-Einheiten (HU). Diese ermdglicht eine Zu-
ordnung der Pixel zu bestimmten Gewebearten und dadurch beispielsweise anhand
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einer Schwellwertsegmentierung die Extraktion von Knochengewebe aus den Bild-
daten. Die Speicherung von Rekonstruktionsbildern stellt eine mogliche Quelle zu-
satzlicher Artefakte dar. Bei der Entwicklung von Verfahren zur Artefaktredukti-
on anhand von Rekonstruktionsbildern sollte insbesondere das im Folgenden be-
schriebene, bei der Speicherung iiblicherweise stattfindende Clipping beachtet werden

(vgl. Kap. B-3).

1.7.1 Hounsfield-Einheiten

Die Schwichungskoeffizienten p(z,y) im rekonstruierten Bild werden in der Radiolo-
gie wie folgt auf Hounsfield- Einheiten (HU) ppy abgebildet:

(2, ) = 1.000248 %) = #120 s (1.33)
HH,0

Hierbei bezeichne pp,o den Schwichungskoeffizienten, der sich bei Rekonstruktion
von Wasser ergibt. Die Hounsfield-Einheiten ermoglichen den direkten Vergleich ver-
schiedener CT-Bilder. In Abbildung [.7] finden sich die Werte fiir typische Gewe-
bearten. Die HU vieler Weichteile liegen im Bereich zwischen 0 HU und 100 HU,
wodurch eine Differenzierung der einzelnen Gewebe anhand der HU erschwert wird.
Knochengewebe unterscheidet sich jedoch aufgrund seiner hohen Dichte gut von an-
derem Gewebe. Fiir eine Schwellwertsegmentierung von Knochengewebe eignet sich
ein Schwellwert 7" von T' ~ 300 HU.

1.7.2 Speicherung

Zur Speicherung werden die Hounsfield-Einheiten iiblicherweise in das DICOM '*-
Format iibertragen. Genauere Angaben dazu sind in [g4, [4]]| zu finden. Fiir die Spei-
cherung von CT-Daten schreibt DICOM eine Grauwertauflésung a zwischen 12 Bit
und 16 Bit vor [[[41], Teil 3, C.8.2.1.1.5]. Durch die beiden DICOM-Parameter Rescale
Intercept b und Rescale Slope m |[4]], Teil 3, Tabelle C.8-3] werden die Hounsfield-
Einheiten auf folgende Werte abgebildet:

0, pau (2, y) < b
pau(z,y) — L%J , b<uppu(z,y) <2°—b—1. (1.34)
2a_1’ MHU(x7y) Z 29 —b
Haufig setzen CT-Hersteller diese Parameter fest auf a = 12, b = —1.024 und

m = 1 (vgl. [f9, Kap. 2.2.7]). Daraus resultiert ein darstellbarer Wertebereich von

"“DICOM (Digital Imaging and COmmunications in Medicine): Standard zur Speicherung und
Ubertragung medizinischer Bilddaten [@, .
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Abbildung 1.7: Hounsfield-Einheiten verschiedener Gewebetypen sowie von Metall. Die
Wertebereiche sind aus [0}, [13, [3§, zusammengestellt.

—1.024 HU bis 3.071 HU. Im Folgenden wird, soweit nicht anders angegeben, von
diesem Wertebereich ausgegangen.

Die Hounsfield-Einheiten von Metallen, wie beispielsweise Zahnfiillungen, liegen im
Bereich von 8.000 HU bis 340.000 HU |[13, PT3| und damit iiber 3.071 HU. Aufgrund
von Artefakten unterschreiten die Pixelintensitdten teilweise auch —1.024 HU. Durch
Clipping werden alle Werte, die aufserhalb des Wertebereichs liegen auf den n#her-
gelegenen Grenzwert —1.024 HU beziehungsweise 3.071 HU abgebildet. Das Clipping
wird in Kapitel .3 im Hinblick auf die Artefaktreduktion nochmals gesondert be-
trachtet.

Im Folgenden wird bei Abbildungen von CT-Bildern der dargestellte Grauwertbe-
reich, wie in der Radiologie iiblich, in Form eines Grauwertfensters angegeben, das
durch die Parameter Z und B festgelegt wird. Dabei werden alle HU innerhalb des
Fensters [Z — |B/2|, Z + | B/2]| dargestellt, HU auferhalb des Fensters werden durch
Clipping auf Z — | B/2] beziehungsweise Z+ | B/2|] gesetzt.

1.8 Artefakte

Haufig treten in CT-Rekonstruktionsbildern Artefakte auf, die zum Teil eine diagno-
stische Auswertung oder eine direkte Weiterverarbeitung erheblich erschweren oder
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ganz unmoglich machen. In diesem Abschnitt werden verschiedene Arten von Artefak-
ten beschrieben. Dabei wird besonderer Wert auf diejenigen Artefakte gelegt, die dar-
auf zuriickzufiihren sind, dass sich Metall im Messbereich befindet.

Die meisten Artefakte liegen in fehlerhaften und modellunvertriglichen Rohdaten
begriindet. Diese konnen als additive Uberlagerung f, = f+f der korrekten Rohdaten
f mit einem von f abhingigen Defektsinogramm finterpretiert werden. Aufgrund der
Linearitit von 2! gilt dann

]Er = %_lfr - ‘%_105"‘ f) - f‘i‘*@_lf = f’f'% (1'35)

Hierbei bezeichne f ~ f das artefaktfreie Rekonstruktionsbild®® und ]E das additive
Defektbild. Dieses beschreibt den Artefaktanteil im Bild vollstdndig und kann somit
zur Artefaktanalyse herangezogen werden.

Das Defektsinogramm setzt sich im Allgemeinen aus den Defektmatrizen unterschied-
licher Artefakte zusammen. Aufgrund der Linearitit von %! kann wie im Folgenden
jeder Artefakttyp fiir sich alleine betrachtet werden.

Nach den ihnen zugrunde liegenden Storursachen unterscheidet man

e Rauschartefakte,

Strahlaufhértungsartefakte,

Streustrahlartefakte,
e Teilvolumenartefakte,
e Abtastungsartefakte und
e Bewegungsartefakte.

Fiir die Bildqualitit spielen hiufig die Rausch- und Strahlaufhirtungsartefakte die
wichtigste Rolle [BY, Kap. 3.4]. Neben diesen Artefakten kénnen in Rekonstruktions-
bildern weitere weniger bedeutende Artefakte auftreten, die etwa in |20, Kap. 8|, [B9,

Kap. 7], [143] und [R29| beschrieben sind.

Fiir die meisten Artefakte gilt, dass eine stérkere Abschwichung der Rontgenstrahlen
bei der CT-Aufnahme zu groferen Storungen in den Rohdaten fiihrt. Deshalb ergeben
sich besonders starke Artefakte im Rekonstruktionsbild, wenn sich Metall im Strah-
lengang befindet. Diese Artefakte werden unter dem Terminus Metallartefakte zusam-
mengefasst. Das Metall wird artefaktverursachendes Metall genannt.

In den folgenden Unterabschnitten werden die erwihnten Artefakttypen beschrieben.
Dabei wird ein besonderes Gewicht auf die Rausch- und Strahlaufhartungsartefakte
gelegt, da diese das Bild am meisten storen [BY, Kap. 3.4]. Die Beschreibung dieser

15Tm Diskreten sind Rechen- und Interpolationsungenauigkeiten unvermeidlich. Deshalb ist im All-
gemeinen f # f. Die daraus resultierenden Fehler werden hier jedoch nicht zu den Artefakten
gezahlt.
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Artefakte findet, anders als bei sonstigen Beschreibungen, anhand der Impulsant-
worten einzelner d-Impulse statt. Dieser Ansatz ermoglicht auf einfache Art unter
anderem auch eine Analyse von Algorithmen zur Reduktion von Rausch- und Strahl-
aufhdrtungsartefakten im néchsten Kapitel.

Zur Simulation von Rausch- und Strahlaufhértungsartefakten dient das in Abbil-
dung [[.§ dargestellte Kreisscheibenphantom k. Die Kreisscheibe hat einen Durch-
messer von 50 Pixel und liegt in der Mitte eines Bildes der Grofe 128 x 128 Pi-
xel. Der Grauwert innerhalb der Kreisscheibe ist 255, das restliche Bild hat den
Grauwert 0. Als Rekonstruktionsfilter wird das Ram-Lak-Filter verwendet. Die Be-
rechnung der Rohdaten findet unter Matlab mit dem Befehl radon statt. Fiir ein
CT-Bild der Grofe 512 x 512 dauert die Berechnung der Radontransformation mit
1.024 Projektionswinkeln, wie sie in dieser Arbeit verwendet wird, ungefihr 25 Se-
kunden.

15.000

oy o Iff"»e\‘t“am\\\{\‘{ﬁ‘\‘\‘\‘\\\\\\\\\\\\\\\\\\\
i

g 180
135

(a) (b)

Abbildung 1.8: (a) Kreisscheibenphantom k (invertiert). (b) Sinogramm k = Zk.

1.8.1 Rauschartefakte

Das Signal-Rausch-Verhéltnis (SNR) im Sinogramm ist zunéchst von der Rohren-
spannung, der Rontgendosis, der Aufnahmedauer beziehungsweise alternativ der An-
zahl der Aufnahmen und dem Rekonstruktionsfilter 7 abhéingig [B0, Kap. 8]. Auf-
grund technischer Rahmenbedingungen und der Strahlenbelastung fiir den Patienten
sind die Aufnahmeparameter jedoch nicht beliebig zu variieren. Je stirker der Tief-
passcharakter des gewihlten Filters ist, desto schwicher sind die Rauschartefakte.
Gleichzeitig nimmt aber auch die Bildschérfe ab.

Rauschartefakte haben ihre Ursache in der statistischen Natur des Rontgenaufnah-
meprozesses der CT. Dabei iiberlagert sich das Rauschen der Rontgenquanten mit
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dem Eigenrauschen des Messsystems [P0, Kap. 8], [B], [[38, Kap. 5.3.2.2]. Das Eigen-
rauschen ist signalunabhingig, das Quantenrauschen hingegen nimmt mit sinkender
Signalintensitét zu [[3§].

Die an den Detektoren gemessene Rontgenstrahlung hingt von der Anzahl der pro
Zeiteinheit auftreffenden Photonen ab und ist Poisson-verteilt |20, Kap. 2.4|, B2
Kap. 3.1|, |Bg|. Das Signalrauschen lisst sich aus der Standardabweichung der Pois-
sonverteilung abschétzen, die sich nach [[[7] zu

U(I_l(lvg)) = I_l(lva)

ergibt. Hierbei stellt I;(I,0) die mittlere Intensitéit dar, die am Detektor [ in der
Winkelstellung 6 des Aufnahmesystems gemessen wird. Daraus ldsst sich, wie in
[P0, Kap. 8.7.1] hergeleitet wird, die signalabhéngige Rauschvarianz der Rohdaten
abschétzen durch

o*(f(1,0)) = Yn.
Mit ([4) erhélt man:

20F(1.0)) = —_ — L o

o*(f(,8)) = A [_Oe , (1.36)
wobei I, die mittlere Intensitiit des Rontgenstrahls bei Strahlaustritt und f(l, 6) den
Erwartungswert im Sinogramm an der Stelle (I, ) bezeichnet. Das Quantenrauschen
iibertrigt sich demnach in ein Rauschen im Radonraum, dessen Varianz exponentiell
mit der Intensitit der Projektionswerte f zunimmt (vgl. [B]). In Abbildung [C9{b]ist
ein Ausschnitt eines Rohdatensatzes dargestellt, in dem innerhalb der Metallsinusoide
ein verstarktes Rauschen zu erkennen ist.

l

Abbildung 1.9: Rauschen innerhalb der Metallsinusoide. (a) Ausschnitt aus den Rohdaten
eines Fécherstrahltomographen. Die hellen Streifen stellen die Metallsinu-
soide dar. (b) Invertierte Darstellung der Metallsinusoide. Zur Darstellung
wurden beide Bilder entlang der [-Achse gestaucht. Aufterdem wurde die

Schéarfe kiinstlich erhoht.
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Das Defektsinogramm eines verrauschten Sinogramms ergibt sich aus der Differenz zu
dessen unverrauschtem Sinogramm. Somit weist das Defektsinogramm eine hohe Va-
rianz innerhalb der Metallsinusoide auf. Jedes Pixel im Defektsinogramm wird auf ein
Defektbild abgebildet, das bis auf Skalierung, Rotation und Translation der Impul-
santwort Z 718}, 9, in Abbildung [[.5 entspricht. Das gesamte Defektbild setzt sich ad-
ditiv aus den einzelnen Impulsantworten zusammen. Weil deren Skalierungen propor-
tional zu den Intensitiaten der korrespondierenden Defektpixel sind, wird das Defekt-
bild von den Impulsantworten von Pixeln innerhalb der Metallsinusoide dominiert. Da
die Geraden maximaler Intensitit jeweils ein artefaktverursachendes Metall schnei-
den, ergeben sich im Defektbild strahlenkranzformige Artefakte, die von den Metallre-
gionen ausgehen. Aufgrund der Uberlagerung von Impulsantworten sind die Intensiti-
ten entlang der einzelnen Strahlen jedoch nicht konstant.

In Abbildung [[.I{ ist eine Simulation von Rauschartefakten dargestellt. Diese er-
gibt sich durch ein normalverteiltes Rauschen dessen Varianz exponentiell mit den
Pixelintensititen im Sinogramm k (Abb. [3(B)) steigt. Ein zusitzliches signalun-
abhéngiges Eigenrauschen des Systems wird durch ein Rauschen geringer Varianz
in den Sinogrammregionen aufterhalb der Metallsinusoide simuliert. Aus der Diffe-
renz des verrauschten und unverrauschten Rohdatensatzes ergibt sich das in Abbil-
dung dargestellte Defektsinogramm. Durch die Filterung mit 7 wird hoch-
frequentes Rauschen verstirkt (Abb. [LI0(b]). Nach Riickprojektion ergibt sich das
in Abbildung dargestellte Defektbild. Die Artefakte breiten sich strahlen-
kranzformig von der Mitte des Defekthbildes, das heift von dem Triger Tr(k) des
Kreisphantoms, iiber das ganze Defektbild aus.

0 O[rad] s
(b) (c)

Abbildung 1.10: Rauschartefakte am Kreisscheibenphantom k. (a) Intensitdtsabhéngiges
Rauschen auf den Rohdaten, (b) Filterung mit einem Ram-Lak-Filter
und (c) Rekonstruktionsbild.

Aus den aufgefithrten Griinden ergeben sich in der medizinischen CT bei Aufnah-
men von Schnitten, die Metall enthalten, hdufig starke Rauschartefakte. Dies ist in
Abbildung exemplarisch anhand eines Bildes aus der radiologischen Praxis
dargestellt. Im oberen Teil dieses Bildes ist ein Teil des Kiefers mit Zahnfiillungen
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zu erkennen. Von dort ziehen sich Rauschartefakte strahlenférmig iiber das ganze
Bild. Zum Vergleich ist in Abbildung [[.TI(b] eine parallele Schicht, die kaum Arte-
fakte enthélt, abgebildet. Beide Bilder sind in den Abbildungen beziehungs-
weise nochmals in einer anderen Grauwertfensterung dargestellt, in der die
Artefakte noch deutlicher zu erkennen sind. Das Grauwertfenster wird durch den
mittleren Grauwert Z und die Breite B des Fensters angegeben. Eine ausfiihrliche-
re Beschreibung der Parameter findet sich in Abschnitt [[.7 am Schluss des Kapi-
tels.

Der Modellierung von CT-Aufnahmen in Abschnitt [.8.9 liegt die Annahme zugrun-
de, dass die Rontgenréhre monochromatische Strahlung emittiert. Dies trifft jedoch

in der Praxis nicht zu. Polychromatische Spektren typischer Réntgenréhren sind bei-
spielsweise [20, Kap. 2| und [59, Kap. 2| zu entnehmen.

1.8.2 Strahlaufhartungsartefakte

In der Praxis wird aus finanziellen und fertigungstechnischen Griinden, anders als
in Kapitel bei der Modellierung einer CT-Aufnahme angenommen, polychromati-
sche Rontgenstrahlung verwendet. Die einzelnen Frequenzen der Strahlung werden
im Gewebe unterschiedlich stark geschwicht. Strahlen hoher Frequenz, sogenannte
harte Strahlen werden weniger stark geschwicht als Strahlen niedriger Frequenz. Da-
durch ergibt sich eine relative Zunahme hoher Frequenzen bei der Durchdringung
des Gewebes durch die Rontgenstrahlen'®. Der Effekt ist desto stiirker, je linger der
Weg ist, den die Réntgenstrahlen durch das Gewebe zuriicklegen, beziehungsweise je
dichter das Gewebe ist. Es ist nun festzustellen, dass je hérter ein Rontgenstrahl ist,
desto geringer seine weitere Schwichung ausfillt. Die geméaf ([4) logarithmierten
Rohdaten unterschéitzen aus diesem Grund die Messwerte, die sich bei monochroma-
tischer Strahlung ergeben wiirden. Strahlaufhdrtungsartefakte sind eine Folge dieses
Effekts. Sie lassen sich in Cupping- und streifenférmige Artefakte unterteilen, die im
Folgenden beschrieben werden.

Cupping-Artefakte

Cupping!”-Artefakte beschreiben den Effekt, dass aufgrund von Strahlaufhiirtung
konvexe Bereiche homogener Dichte nach der Rekonstruktion vom Rand zum Inneren
hin abnehmende Intensititen aufweisen.

Prinzipiell treten Cupping-Artefakte bei jedem Gewebe auf. Standardméfbig wird je-
doch in jedem CT eine Linearisierung der Messwerte beziiglich Wasser durchgefiihrt,
das heifst, die Werte werden so verdndert, dass bei einer CT-Aufnahme eines Wasser-
phantoms in einem diinnwandigen Gefafl ein homogenes Bild aus der Rekonstruktion

16Dieser Effekt wird als Strahlaufhirtung bezeichnet.
Tengl.: cupping = das Tiefziehen, das Schrépfen; schrépfend
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Abbildung 1.11: Rausch- und Strahlaufhartungsartefakte im Bereich des Atlas (C1). (a)
Artefaktbehaftete und (b) nahezu artefaktfreie Schicht parallel zu (a)
im Abstand von 7,5mm nach kranial. Ventral befindet sich jeweils ein
Stiick des Kiefers mit Zahnen, die Fiillungen enthalten. In (a) iiberla-
gern ausgehend von den Zahnfiillungen hochfrequente Rauschartefakte
strahlenformig das Bild. Sowohl die beiden dunklen Abschattungen un-
terhalb der Zahnfiillungen, als auch die hellen Bereiche zwischen linker
und rechter Kieferseite stellen Strahlauthértungsartefakte dar. Die Bild-
grofe betrigt jeweils 512 x 512 Pixel. Z = 476, B = 3000. (c), (d) wie
(a), (b), jedoch Z = —24, B = 400.
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resultiert. Da der menschliche Korper zu iiber 80% aus Wasser besteht, werden da-
durch die meisten Gewebe ohne sichtbare Cupping-Artefakte abgebildet [B9, Kap. 3|.
Cupping-Artefakte treten jedoch bei Gewebe hoher Dichte beziehungsweise besonders
bei Metall auf.

Zur Simulation von Cupping-Artefakten wird auf das Sinogramm & des Kreisschei-
benphantoms die Transformation (I,0) — (k(1,6))%° angewandt. Das resultierende
Sinogramm wird als Defektsinogramm f§ interpretiert, dessen Werte unterproportional
mit der Wegstrecke des Rontgenstrahls durch M wachsen. Das Rekonstruktionsbild
ist in Abbildung dargestellt. Da alle Spalten, das heifst alle Projektionen im
Sinogramm, identisch sind, ist das zugehorige Rekonstruktionsbild rotationssymme-
trisch. In Abbildung sind die Intensitédtsprofile des urspriinglichen Kreises k
und des Defektbildes £ entlang der in Abbildung dargestellten Linie durch
den Mittelpunkt von k beziehungsweise £ aufgetragen. Darin ist deutlich eine Inten-
sitdtsabnahme der Werte £(-,64) vom Rand £(40,64) beziehungsweise £(89,64) des
Defektbildes zur Mitte, das heifst nach €(64,64) hin, zu erkennen. Fiir Punkte x ¢ M
gilt £(x) = 0. Eine Ausnahme bilden die Ubergiinge vom Rand des Defektbildes zum
Bildhintergrund, das heifst zu Pixeln aus {x|x ¢ M}, die hier geglittet sind. Diese
Glattung hingt von der numerischen Berechnung des Sinogramms und der anschlie-
fsenden diskreten gefilterten Riickprojektion ab. Sie ist insbesondere unabhéngig von
der Strahlaufhirtung und tritt in dhnlicher Weise auch bei der Rekonstruktion von

k auf.
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Abbildung 1.12: Simulation von Cupping-Artefakten anhand des Kreisphantoms k.
(a) Obere Halfte: Kreisphantom k, untere Hailfte: Defektbild €. (b) In-
tensitétsprofile durch k und ¢ entlang der in (a) dargestellten Linie.

Streifenformige Artefakte

Befinden sich im Messfeld mehrere Metalle oder werden die Réntgenstrahlen auf-
grund inhomogener Dichten aus unterschiedlichen Richtungen unterschiedlich stark
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aufgehirtet, resultieren daraus in Teilmengen der Metallsinusoide iiberproportional
hohe Intensititsddmpfungen. Dies fithrt zu Artefakten im Rekonstruktionsbild, die
sich im Gegensatz zu den Cupping-Artefakten auch auf Bereiche auferhalb der Me-
tallregionen erstrecken. Derartige Artefakte sind beispielsweise in Abbildung
in Verlingerung der beiden Seiten des Kiefernbogens in Form von schattenartigen
Abdunklungen zu sehen.

Zur Simulation wird das Sinogramm k des Kreisscheibenphantoms k verwendet. Die
Menge Tr(k) wird ebenfalls als Metall identifiziert. Es befinde sich im Messfeld jedoch
ein zweites Stiick Metall, das zu einer iiberproportional starken Strahlaufhdrtung der
Messwerte in einem bestimmten Winkelbereich des Sinogramms fiihre. Sei f das
Bild, das durch additive Uberlagerung von k mit dem zweiten Metall entsteht, f
das zugehdrige Sinogramm und § das Defektbild aufgrund von Strahlaufhértung. Zur
Simulation wird f aus f in Abhingigkeit zum Projektionswinkel 6 folgendermafken
berechnet:

. o\ 2 B
i(1,0):= { —of O/ 1= (%) ‘%‘ <L 4 peR, oeclon). (1.37)

0, sonst,

Die Parameter o und 3 dienen zur Variation der Intensitét beziehungsweise des
Winkelbereichs der Intensititsdimpfungen. Die Skalierung durch « ist aufgrund der
Linearitdt der inversen Radontransformation nicht entscheidend fiir die Ausprigung
sondern nur fiir die Intensitét der Artefakte im Rekonstruktionsbild. Die Auspriagung
wird hingegen durch den Parameter § mafgeblich bestimmt. Anhand des Parameters
¢ lasst sich das Zentrum der Intensititsddmpfungen und damit die Orientierung der
Artefakte im Rekonstruktionsbild variieren. In Abbildung [[.IJ werden exemplarisch
fiir unterschiedliche Parameter § zwei Defektsinogramme mit den jeweils korrespon-
dierenden Defektbildern dargestellt.

Das in Abbildung dargestellte Defektsinogramm tritt typischerweise auf,
wenn sich zwei Metalle im Messbereich befinden. Innerhalb eines kleinen Winkel-
bereichs, in dem die Rontgenstrahlen beide Metalle durchdringen, werden im Si-
nogramm die Metallsinusoide iiberproportional geddmpft. Im Rekonstruktionsbild
resultiert dabei, wie in Abbildung dargestellt, ein Streifen niedriger Inten-
sitit, der beide Metalle schneidet und sich iiber das ganze Rekonstruktionsbild er-
streckt.

Die Erkldarung dieser streifenformigen Artefakte findet wieder anhand der Impuls-
antworten der gefilterten Riickprojektion statt. Dazu wird zunéchst angenommen,
dass nur eine einzige Spalte des Sinogramms von der Intensitdtsddmpfung betrof-
fen ist. Das Defektsinogramm enthélt somit nur in dieser Spalte Defektpixel und ist
ansonsten Null. Das Defektbild ergibt sich durch die Uberlagerung der Impulsantwor-
ten der einzelnen Defektpixel. Da die Winkelkoordinaten aller Defektpixel identisch
sind, liegen alle Impulsantworten parallel im Defektbild. Die Intensitdten im Rekon-
struktionsbild senkrecht zu dieser Parallelenschar entsprechen bis auf Skalierung der
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Abbildung 1.13: Simulation von Strahlaufhértungsartefakten geméf ([.37), wobei die
Winkelangabe hier in Grad erfolgt. (a) Defektsinogramm mit den Pa-
rametern o = 10, 8 = 10,¢ = 90°. (b) Rekonstruktionsbild. Zum Ver-
gleich mit (a) sind die Projektionswinkel 90° und 180° eingezeichnet.
(c) Defektsinogramm mit den Parametern a = 5, 8 = 90,¢ = 90°.

(d) Rekonstruktionsbild. Zur Rekonstruktion in (b) und (d) wurde das
Ram-Lak-Filter verwendet.
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Antwort des Defektsinogramms auf den Rekonstruktionsfilter innerhalb der betref-
fenden Spalte. Zur Anschauung wird in Abbildung das Ergebnis der Filterung
einer Halbellipse, die sich durch Démpfung und Invertierung geméf ([237) aus k er-
gibt, mit dem Ram-Lak-Filter dargestellt. An den eingezeichneten Punkten a und
b, das heiltt am Rand des Tréigers der Halbellipse, ergeben sich bei der gefilterten
Halbellipse jeweils Flanken hoher Intensititen, die mit zunehmendem Abstand zu a
beziehungsweise b zu Null abfallen. Innerhalb des Intervalls (a,b) sind die Werte ne-
gativ. Daraus resultiert der fiir streifenférmige Strahlaufhértungsartefakte typische
Streifen niedriger Intensitét.

0
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Abbildung 1.14: Filterung einer Halbellipse mit dem Ram-Lak-Filter. (a) Halbellipse und
(b) Filterergebnis

Sind im Sinogramm mehrere zusammenhingende Spalten von der Intensitdtsdamp-
fung betroffen, ergeben sich im Rekonstruktionsbild vom Metall strahlenkranzférmig
ausgehende Parallelenscharen, die den zu den Spalten im Sinogramm korrespondie-
renden Winkelbereich iiberdecken. Jede dieser Parallelenscharen weist das in Ab-
bildung dargestellte Intensitétsprofil auf. Mit zunehmendem Abstand zum
Metall unterscheiden sich die sich iiberlagernden Intensitidten der Parallelenscharen
aufgrund der Aufficherung immer stirker. Da nach Lemma [ der Mittelwert eines
Rekonstruktionsfilters Null ergibt, fiihren die Uberlagerungen der Parallelenscharen
mit zunehmendem Abstand zu M zu einer additiven Uberlagerung unterschiedlicher
Intensititen und dadurch zu einer immer stirkeren Reduktion bis hin zum vollstin-
digen Verschwinden der Strahlaufhértungsartefakte.

Je grofer der Winkelbereich ist, in dem die Intensitdtsddmpfung stattfindet, desto
schneller verjiingt sich der Streifen negativer Intensitit und desto mehr weitet sich der
Streifen positiver Intensitit auf. In dem in Abbildung dargestellten Extrem-
fall beeinflusst die Intensitdtsdidmpfung das ganze Sinogramm. Die Streifen negativer
Intensitit liegen in diesem Fall nahezu vollstindig innerhalb von M, wihrend sich der
Streifen positiver Intensitéit iiber das ganze Bild erstreckt.

Haufig wechselnde Intensitdtsschwankungen im Sinogramm innerhalb der Metallsinu-
soide fithren nicht zwangsldufig zu starken Artefakten im Rekonstruktionsbild. Dies
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wird in Abbildung [.T5 anhand einer Simulation demonstriert. Aus dem Sinogramm
k des Kreisscheibenphantoms wird das in Abbildung dargestellte Sinogramm
durch Multiplikation der einzelnen Spalten mit gleichverteilten zuféllig gewdhlten
Gewichten aus (0,1) gewonnen. In den Rekonstruktionsbildern (Abb. und
1.15(c)) ist zu erkennen, dass sich die Strahlaufhértungsartefakte gegenseitig fast
vollstdndig ausloschen und deshalb nur wenig ins Gewicht fallen. Die Intensitéten
der rekonstruierten Kreisscheibe fallen jedoch um mehr als die Halfte zu niedrig
aus.

(L

I3
o

0 f[rad] s
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Abbildung 1.15: (a) Sinogramm k spaltenweise jeweils mit einer zufilligen Zahl aus [0, 1]
multipliziert (invertiert dargestellt). (b) Rekonstruktionsbild (invertiert
dargestellt). (c) Rekonstruktionsbild.

1.8.3 Streustrahlartefakte

Die Schwichung von Rontgenstrahlen im Gewebe wird nicht allein durch Absorption,
sondern auch Streuung verursacht [[38, Kap. 4.2]. Diese fiihrt zu einer Ablenkung
von Rontgenquanten aus ihrer geradlinigen Bahn. Diese ist mitunter so stark ausge-
priagt, dass einzelne Photonen nicht auf dem korrekten Detektor und zum Teil auf
einem falschen Detektor auftreffen [B9, Kap. 3.4.4]. An dem korrekten Detektor wird
somit eine zu geringe Intensitit und bei anderen Detektoren eventuell eine zu hohe
Intensitdt gemessen. Dies fithrt zunédchst zu einer Glattung der Messwerte und damit
zu einer Reduzierung der Bildschirfe [BY]. Im Defektsinogramm ergeben sich gemifs
(T4) die Werte In I; — In(I; + AT), wobei A die Intensitét aufgrund der Streustrah-
lung darstellt, die als nahezu konstant betrachtet werden kann. Mit kleiner werdender
Intensitéit I, sinkt iiberproportional der korrespondierende Wert im Sinogramm. Bei
der Rekonstruktion ergeben sich Streustrahlartefakte, die den Strahlaufhartungsar-
tefakten dhneln [BY]. Weitere Details sowie Reduktionsverfahren findet man in |L01],
Kap. 7.
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1.8.4 Teilvolumenartefakte

In der Praxis haben sowohl die Rontgenquelle als auch die Detektoren nichtver-
schwindende Abmessungen. Der gemessene Projektionswert in ([[.J) ergibt sich somit
als Mittelung der Intensititen von Rontgenstrahlen, die auf den Detektor auftref-
fen. Sobald diese Intensitédten sich unterscheiden, wird durch die Logarithmierung
gemél ([[.4) der korrekte Projektionswert unterschitzt [63]. Dies fiihrt in den Rekon-
struktionsbildern vor allem an Gewebegrenzen zu Defektgeraden negativer Intensi-
tat.

1.8.5 Abtastungsartefakte

Trotz der hohen Auflésung heutiger Tomographen sind Abtastungsartefakte in CT-
Bildern immer vorhanden [BY, Kap. 3.4.6]. Sie konnen sowohl durch den diskreten
Aufnahmeprozess als auch durch die diskrete gefilterte Riickprojektion hervorgeru-
fen werden. Als Beispiel fiir ein mogliches Erscheinungsbild dient folgende Simu-
lation. Sei f = dpp ein Bild im Messbereich. Dann ergibt sich das korrespondie-
rende kontinuierliche Sinogramm zu f(1,6) := 6(I) (s. Abb. [.16(a)). Die Anzahl
der Detektoren wird in dieser Simulation konstant auf 185 gesetzt, die Anzahl der
Winkelschritte jedoch variiert. Das Sinogramm wird zunéichst mit 180 Winkelschrit-
ten abgetastet und darauf die gefilterte Riickprojektion angewandt. Mit der verwen-
deten Matlab-Implementierung ergeben sich Artefakte wie in den Binérbildern in
Abbildungen [-I6(b) bis [.I6{d) dargestellt. Diese Bilder sind Schwellwertsegmen-
tierungen aller Werte, die 1%, 0,1% beziehungsweise 0,01% der Maximalintensitét
iibersteigen. Der Punkt maximaler Intensitit befindet sich an der korrekten Stel-
le (0,0). Um diesen Punkt herum liegen Punkte mit geringerer Intensitdt. Sie re-
sultieren aus dem Rekonstruktionsverfahren, das zu einer geringen Glattung fiihrt
(s. Abb. [LT6(b])). Abtastungsartefakte weisen in diesem Fall Intensitéiten von weni-
ger als 1% der Maximalintensitit auf (s. Abb. und [L.I6(d)). Je groker die
Anzahl der Projektionswinkel gewahlt wird, desto geringer sind die Intensitdten auf-
tretender Artefakte. Bei einer Anzahl von 1.024 Projektionswinkeln beispielsweise
liegt die maximale Intensitit der Abtastungsartefakte bei 0,008% der Maximalin-
tensitit des Rekonstruktionsbildes an der Stelle (0,0). Alle obigen Angaben beziehen
sich auf ein Rekonstruktionsbild der Grofe 128 x 128. Je nach Grofe des Rekonstruk-
tionsbildes ergeben sich unterschiedliche Werte. Fiir ein Rekonstruktionsbild der in
der medizinischen CT typischen Grofe von 512 x 512 Pixel liegt bei einer Anzahl
von 1.024 Projektionswinkeln die maximale Intensitdt der Abtastungsartefakte bei
0,032% der Intensitit an der Stelle (0,0).

Generell haben Abtastungsartefakte eine relativ geringe Intensitdt und sind im Ver-
gleich zu den Storungen durch andere Artefakte hiufig vernachlissigbar |20, B9l
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Deshalb werden sie im weiteren Verlauf der Arbeit nicht beriicksichtigt. Fiir ausfiihr-

liche Beschreibungen sei etwa auf [BZ], [B3], [BY9, Kap. 3.4.6], [E9], B9, Kap. 7], [102,
Kap. 5.1] und [PI3, Kap. 3.6] verwiesen.
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Abbildung 1.16: Abtastungsartefakte (invertierte Darstellung).
(a) Sinogramm £(I,0) := §(1). (b)-(d) Binérbilder: alle Werte, die in (b)
mindestens 1%, in (¢) mindestens 0,1% und in (d) mindestens 0,01% der
Maximalintensitét aufweisen, sind dunkel dargestellt.

1.8.6 Bewegungsartefakte

Bewegungsartefakte werden durch Patientenbewegungen wiahrend der CT-Aufnahme
hervorgerufen. Bewegt sich dadurch wihrend der Aufnahme das Gewebe im Messfeld,
stellen die Rohdaten nicht die Radontransformation des Gewebes dar. Deshalb erge-
ben sich bei der Rekonstruktion artefaktbehaftete Bilder. Eingehende Untersuchun-
gen dieser Artefakte findet man in [P7], Kap. 8.5.3], [B9, Kap. 7.6.1], Verfahren zur Re-

duktion spezieller Bewegungsartefakte in [B4, [54), [[68, P24].

Weitere Bewegungsartefakte kinnen in Sekundérrekonstruktionen'® auftreten, wenn
aufgrund von Patientenbewegungen einzelne CT-Schnittbilder gegeneinander ver-

schoben sind [P0, Kap. 8.6.3].

1.9 Zusammenfassung

Die CT-Aufnahme ldsst sich durch den linearen Radonoperator modellieren. Rau-
schen im Aufnahmeprozess und andere Effekte fithren zu teilweise erheblichen In-
tensitdtsveranderungen in den gemessenen Rohdaten im Vergleich zu denjenigen, die
sich bei dem modellierten Aufnahmeprozess ergiben. Befindet sich Metall im Messbe-
reich, ergeben sich im Allgemeinen besonders starke Storungen in den Rohdaten. Dies
fiihrt zu Metallartefakten in den Rekonstruktionsbildern und damit hiufig zu einer
starken Qualitdtsminderung des gesamten Bildes.

8Unter einer Sekunddrrekonstruktion versteht man numerisch aus einer Anzahl aufeinanderfol-
gender paralleler CT-Schnittbilder erzeugte beziehungsweise rekonstruierte Daten, beispielsweise
Schnittbilder, die nicht parallel zur Aufnahmeebene verlaufen, oder 3D-Visualisierungen.
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Die Kenntnis der Artefakte, ihrer Entstehung und Auspriagung ist wichtig fiir die Ent-
wicklung von Artefaktreduktionsverfahren. Unter Kenntnis des physikalischen Auf-
nahmeprozesses und der daraus resultierenden Storungen in den Metallsinusoiden
der Rohdaten lassen sich Metallartefakte anhand von Impulsantworten der gefilter-
ten Riickprojektion einheitlich beschreiben. Die Modellierungen in diesem Kapitel
bilden eine wesentliche theoretische Grundlage fiir REMAR, das im folgenden Kapi-
tel beschrieben wird.



2 Reduktion von Metallartefakten in
CT-Schnittbildern

I I \rotz geschickter Wahl der Aufnahmeparameter sind CT-Bilder, in deren Messfeld
sich Metall befindet, hiufig von starken Artefakten iiberlagert. Dazu gehoren
auch die durch Metalle hervorgerufenen Rauschartefakte (s. Kap. [l]). Sie beeintréichti-

gen und erschweren die diagnostische Auswertung sowie die weitere Bildverarbeitung
h&ufig erheblich.

Algorithmen zur Reduktion von Artefakten ermdoglichen in vielen dieser Fille eine
erhebliche Verbesserung der Bildqualitit. Damit die artefaktreduzierten Rekonstruk-
tionsbilder problemlos in die radiologische Verarbeitungskette integriert werden kon-
nen, sollen die Algorithmen mdoglichst

e keine neuen Artefakte verursachen,
e die Schérfe im Bild nicht signifikant verdndern,
e anatomische Strukturen erhalten und

e Gewebestrukturen auf korrekte Hounsfield-Einheiten abbilden, das heifst insbe-
sondere Gewebe identischer Dichte auf identische Werte abbilden.

Im Folgenden wird zunichst ein Uberblick bisheriger Verfahren zur Reduktion von
Metallartefakten gegeben. Diese setzen voraus, dass die Rohdaten verfiighar sind,
oder zumindest alle artefaktverursachenden Metalle vollstindig im Rekonstruktions-
bild enthalten sind. Im Allgemeinen sind die Rohdaten jedoch nicht verfiigbar, sei es
dass sie nicht mit abgespeichert werden oder dass das Datenformat nicht bekannt ist.
In den CT-Bildern wird in der Regel nur ein diagnostisch relevanter Ausschnitt des
vollsténdig rekonstruierten Bildes abgespeichert. Dadurch sind haufig artefaktverur-
sachende Metalle nicht oder nur unvollstindig im abgespeicherten CT-Bild enthalten.
Aus diesen Griinden sind die bisherigen Verfahren in der Praxis vielfach nicht an-
wendbar.

In diesem Kapitel wird ein im Rahmen dieser Arbeit entwickeltes neues Verfahren
vorgestellt, das sich zur Reduktion von starken Rauschartefakten eignet, wenn die
urspriinglichen Rohdaten nicht verfiigbar sind. Dabei ist es nicht erforderlich, dass
die artefaktverursachenden Metalle im CT-Bild liegen. Das Verfahren bendtigt keine
Benutzerinteraktion und lauft vollautomatisch ab. Es ist invariant gegeniiber pixel-
weise affinen Wertebereichstransformationen z +— az + b fiir konstante a € R\0
und b € R. Deshalb werden keine Hounsfield-Einheiten benétigt. Wie anhand eines

37
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Beispiels demonstriert wird, ist eine Artefaktreduktion damit auch bei nachtriglich
digitalisierten CT-Bilder mdglich. Aufgrund der genannten Eigenschaften ist durch
dieses Verfahren in vielen Anwendungsfillen in der Praxis iiberhaupt erst eine Me-
tallartefaktreduktion maoglich.

Wihrend in den meisten Verfahren die Metallartefaktreduktion durch Modifikati-
on und anschlieffende Rekonstruktion der urspriinglichen Rohdaten erzielt wird, ge-
schieht die Artefaktreduktion hier durch Modifikation und Riickprojektion von Pseu-
dorohdaten, die aus dem CT-Bild zuvor berechnet werden. Durch eine ausfiihrliche
Analyse der Pseudorohdaten wird dieses Vorgehen gerechtfertigt. Ergebnisse der Ana-
lyse werden im Weiteren benétigt, um das im Anschluss beschriebene Verfahren zur
Segmentierung von Metallsinusoiden anhand einer Waveletanalyse zu erldutern. Die-
se Segmentierung ist ein wesentlicher Bestandteil in dem Artefaktreduktionsverfah-
ren.

Anhand von Simulationen, zahlreichen Beispielen aus der radiologischen Praxis und
Auswertungen, die an drei Kliniken und einer Radiologischen Praxis von insgesamt
14 Radiologen durchgefiihrt wurden, wird die Leistungsfihigkeit des Verfahrens de-
monstriert.

2.1 Stand der Technik

Sei f ein Bild, f. dessen artefaktbehaftetes Sinogramm, f, = %~'f. das daraus
resultierende Rekonstruktionsbild und M C Def(fr) die Menge der Metallsinusoi-
de. Wihrend Metallartefakte hiufig das gesamte Rekonstruktionsbild beeinflussen,
sind die korrespondierenden Defektpixel in den Rohdaten f, auf die Teilmenge M
lokalisiert. In den meisten Verfahren zur Metallartefaktreduktion wird diese daher
durch eine Modifikation der Rohdaten und eine anschliefende gefilterte Riickpro-
jektion dieser Daten erreicht!. Das modifizierte Sinogramm f,’, unterscheidet sich
dabei von f, hauptsichlich oder ausschlieRlich innerhalb der Metallsinusoide. Die
Modifikation des Sinogramms wird entweder direkt in einem Schritt oder in einem
iterativen Verfahren durchgefiihrt. Es folgt nun eine genauere Beschreibung der Ver-
fahren. Hierbei wird im Folgenden zunéchst davon ausgegangen, dass M bekannt
ist.

!SOLTANIAN-ZADEH ET AL [[L8f] beschreiben ein rein bildbasiertes Verfahren zur Reduktion von
Artefakten. Anhand eines Differenzbildes zwischen dem originalen und einem tiefpassgefilterten
Rekonstruktionsbild wird das Defektbild geschétzt und von dem originalen Rekonstruktionsbild
abgezogen. Fiir die Schatzung ist jedoch anatomisches Wissen erforderlich.
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2.1.1 Direkte Verfahren

Eine Mdglichkeit zur Bestimmung des modifizierten Sinogramms f; besteht darin,
die Werte f|5; innerhalb der Metallsinusoide anhand von Werten f,|,,c aukerhalb
der Metallsinusoide zu interpolieren und die Werte auferhalb der Metallsinusoide
beizubehalten, das heikt f/|,,c := fr|yc. Im Gegensatz zu den Interpolationsver-
fahren werden bei den adaptiven Filterverfahren auch die Pixelintensititen inner-
halb der Metallsinusoide zur Berechnung des modifizierten Sinogramms beriicksich-
tigt. Das Mergingverfahren stellt eine Kombination aus beiden Verfahren dar. Fin-
det bei der adaptiven Filterung eine Glittung der Intensititen fT]M statt, so wird
bei der lokal funktionalen Anpassung durch Wertebereichstransformationen inner-
halb der Metallsinusoide die Varianz der Intensititen gezielt reduziert. Anders als
bei den obigen Verfahren werden bei der lokalen und externen Tomographie nicht
die Rohdaten modifiziert, sondern verinderte Rekonstruktionsalgorithmen verwen-
det.

Interpolationsverfahren

Erste Interpolationsverfahren zur Metallartefaktreduktion wurden in den 1980er Jah-
ren vorgestellt |64, [[37]. Das im Folgenden vorgestellte Verfahren der linearen Interpo-
lation wurde in verschiedenen Modifikationen immer wieder verwendet |[[04, {13,
und gelangte nicht zuletzt durch seinen zeitweise kommerziellen Einsatz unter dem
Namen Metal Artifact Reduction (MAR) [P13, Kap 4.1] besondere Bedeutung. Bei
der linearen Interpolation werden in jeder Spalte des Sinogramms f, diejenigen In-
tervalle I; := [l;,l;11] ermittelt, die von den Metallsinusoiden iiberdeckt werden. Die
Pixelintensitdten innerhalb dieser Intervalle bestimmen sich daraufhin durch linea-
re Interpolation zwischen den Werten f.(I; — 1,6) und f,(lis1 + 1,6), das heift fiir
l el § §

(liva = D fr(15,0) + (I = 1) fr(lig1, 0)

liv1 — 1

fi(1,0) =

(2.1)

Auferhalb der Intervalle werden die Intensitdten beibehalten. Bei anderen Interpola-
tionsverfahren wird darauf geachtet, dass die Uberginge zwischen den interpolierten
Werten und den Werten aufserhalb der Intervalle glatt sind. In einem Vergleich ver-
schiedener Interpolationsverfahren stellte KACHELRIESS [[01], Kap. 4.2] jedoch keine
signifikanten Unterschiede in der Qualitdt der Bilder, die nach Anwendung der ein-
zelnen Verfahren rekonstruiert wurden.

Innerhalb der Metallsinusoide sind die Pixelintensitidten in den Rohdaten im Allge-
meinen sehr verrauscht. Durch die spaltenweise durchgefiihrten Interpolationen ver-
schwindet das Rauschen innerhalb der Intervalle ;. Dadurch wird im Rekonstrukti-
onsbild auferhalb der Metalle das Rauschen stark reduziert. Neben der Reduktion
von Rauschartefakten findet im Allgemeinen auch eine Reduktion von Strahlauf-
hartungsartefakten statt, da die artefaktverursachtenden strahlaufthiartungsbedingten



40 2 Reduktion von Metallartefakten in C'T-Schnittbildern

Intensitdtsschwankungen entlang der #-Achse durch die Interpolationen auf das Ni-
veau der Pixel in der Umgebung der Metallsinusoide reduziert werden. GLOVER UND
PELC [p]] weisen jedoch darauf hin, dass dabei neue Artefakte hervorgerufen werden
konnen, da aufer den Metallsinusoiden auch die Werte der Sinusoide anderer Objek-
te in der Schnittmenge mit M verindert werden. Dies wiederum fiihrt zu kiinstlich
hervorgerufenen Strahlaufhirtungsartefakten bei diesen Objekten. Glover und Pelc
schlagen vor, zur Verringerung derartiger Artefakte die Interpolationen nicht entlang
der Spalten, sondern moglichst senkrecht zu den Metallsinusoiden durchzufiihren.
WaTZKE [R13, Kap. 5.2] hingegen bestimmt die Sinusoide nichtmetallischer Objekte
hoher Dichte und fiihrt die Interpolationen in M nach Mdoglichkeit entlang dieser
Sinusoide durch.

Weitere Artefakte konnen innerhalb der Metalle auftreten, da die interpolierten Wer-
te die korrekten Werte iiblicherweise stark unterschétzen. Dies wird in Abbildung
exemplarisch am Sinogramm des Kreisscheibenphantoms dargestellt, bei dem die zen-
tralen Projektionswerte durch lineare Interpolation berechnet werden. Im resultieren-
den Rekonstruktionsbild (vgl. Abb. P-I(b]) sind in der Mitte starke Cuppingartefakte
zu erkennen. Dies wird in [I77, P26, verhindert, indem den modifizierten Pixelin-
tensititen zusédtzliche Intensititen aufaddiert werden, die sich wie folgt bestimmen:
In einem ersten Schritt werden im artefaktbehafteten Rekonstruktionsbild die Metalle
segmentiert. Anschliefsend werden alle diese Bereiche auf einen konstanten metallty-
pischen Hounsfieldwert, alle anderen auf Null gesetzt. Aus der Radontransformation
dieses Bildes ergeben sich nun die zu addierenden Pixelintensititen. Alternativ kon-
nen im rekonstruierten Bild die Metalle durch die Metalle im artefaktbehafteten
Rekonstruktionsbild ersetzt werden.

200

71 100

(a) Sinogramm mit interpolierten Werten (b) Rekonstruktion

Abbildung 2.1: Cupping-Artefakte im Rekonstruktionsbild nach linearer Interpolation im
Sinogramm. Der Simulation liegt das Sinogramm k zugrunde, in dem Pi-
xelintensitéten, die iber einem gewissen Schwellwert liegen, durch lineare
Interpolationen entlang der Spalten ersetzt werden.

Um die innerhalb der Metallsinusoide enthaltene Information nicht vollstindig zu ver-
werfen, werden bei einigen Verfahren nicht ausschlieklich Interpolationen verwendet.
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ZHAO ET AL [22d, P27)] etwa fiihren in jeder Sinogrammspalte eine Waveletzerlegung
des wie oben beschriebenen additiv iiberlagerten interpolierten Sinogramms sowie
der Rohdaten durch. Aus beiden Zerlegungen wird durch Interpolationen zwischen
den korrespondierenden Detailkoeffizienten eine neue Waveletzerlegung erstellt. Das
modifizierte Sinogramm f; ergibt sich daraus durch Waveletrekonstruktionen der ein-
zelnen Spalten.

Adaptive Filterverfahren

Durch die Wahl eines geeigneten Rekonstruktionsfilters 7 lassen sich, wie in Ka-
pitel beschrieben, Rauschartefakte bei gleichzeitiger Abnahme der Bildschérfe
reduzieren. Bei der adaptiven Filterung werden Filter mit lokal variierendem Durch-
lassbereich eingesetzt. Die daraus resultierenden Rekonstruktionsbilder weisen un-
terschiedlich scharfe Bildbereiche auf. Je stirker die Sinogrammintensititen in den
korrespondierenden Sinusoiden geglittet sind, desto unschéarfer ist der korrespondie-
rende Teilbereich des Rekonstruktionsbildes.

HsiEH [B§] verwendet dazu spezielle Mittelwertfilter, namlich trimmed mean filter
[L63], deren Léngen proportional zur Signalintensitit der Messdaten variiert wer-
den. Mit der Filterlinge variiert aber auch die Stirke der lokalen Gliattung im Si-
nogramm. WATZKE, KACHELRIESS UND KALENDER [[00, [01], PT3] verwenden ein-
oder mehrdimensionale Rechteck-, Dreieck- oder Gaufsfilter variabler Groéfe, in den
neueren Verdffentlichungen nur noch Dreieck- und Rechteck- [RPI3] beziehungsweise
ausschlieRlich Dreieckfilter |L00]. Eindimensionale Filterungen finden jeweils entlang
der Spalten statt. Bei zweidimensionalen Filtern werden fiir die Filterung jeweils
auch benachbarte Spalten beriicksichtigt. Dabei gilt es jedoch zu bedenken, dass ein
Pixel (1,0 + ¢), der in der Umgebung eines Pixels (/,0) im Sinogramm liegt, mit
den Projektionsgeraden p; g und p;¢ korrespondieren. Mit zunehmendem Abstand
zu ihrem Schnittpunkt entfernen sich die Geraden offensichtlich immer weiter von-
einander. Deshalb kann bereits bei geringem Winkelabstand e die Korrelation der
beiden Werte im Sinogramm gering sein. Dieses Problem wird in [[L00], [L0T], je-
doch nicht angesprochen. Dreidimensionale Filter werden zur adaptiven Filterung
der Rohdaten von Spiral-CT-Volumendaten verwendet. Die Grofe der ein- sowie der
mehrdimensionalen Filter wird, wie bei Hsieh, in Abhéngigkeit zu den Pixelintensi-
taten bestimmt. Dies entspricht einer Schitzung des Rauschens anhand der lokalen
Pixelintensitdten. Um nicht das gesamte Sinogramm zu glitten, wird in [[0]] ein
Schwellwert anhand statistischer Eigenschaften des Sinogramms gewahlt. Nur die-
jenigen Pixel, deren Intensitit diesen Schwellwert iibersteigt, werden gefiltert. Die
anschliefsende Filterung wird mit Filtern lokal variierender Liange durchgefiihrt. In
[[00, PTI3| wird der Schwellwert so bestimmt, dass ungefihr 5% der Pixel im Sino-
gramm gefiltert werden, beginnend mit den Pixeln maximaler Intensitit. Anstatt Fil-
ter variabler Groke zu verwenden, wird in [[[00] alternativ ein Filter konstanter Grofe
zur Filterung aller Pixel iiber einem bestimmten Schwellwert verwendet. Besonders
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bei diesem Verfahren kénnen durch den harten Schwellwert an den Ubergiingen zwi-
schen ungefilterten und gefilterten Bereichen neue Artefakte hervorgerufen werden,
da sich an diesen Stellen eine geringere Glattheit beziehungsweise eine Unstetigkeit
ergeben kann. Dies fithrt bei der gefilterten Riickprojektion zu Defektpixeln im ge-
filterten Sinogramm und dadurch zu Rauschartefakten im rekonstruierten CT-Bild.
Der beschriebene Effekt wird in Abbildung P.2 anhand eines Ausschnittes einer Sino-
grammspalte demonstriert. In Abbildung ist das originale und das mit einem
Tiefpassfenster geglittete Signal dargestellt. Abbildung P-2(b] stellt das zusammen-
gesetzte Signal dar, das sich bei dem eingezeichneten Schwellwert ergibt. An den
Ubergiingen zwischen gefilterten und ungefilterten Signalausschnitten ergeben sich
Unstetigkeitsstellen.

5,5X1(.) . — 5’5)(10 . . .
Original adaptive Filterung

5t -+ - geglittet ] ! mit Schwellwert
4,5 4,51

4t 4} — 1 Schwellwert

v v

3.5f 3,5f

3f 3l
25 25— . ; . y .

60 0 10 20 30 40 50 60

(a) (b)

Abbildung 2.2: (a) Ausschnitt aus einer Sinogrammspalte. (b) Adaptive Filterung mit
Schwellwert. An den Ubergangsstellen zwischen gefilterten und ungefil-
terten Bereichen ergeben sich Unstetigkeitsstellen.

WaTzKE [PT3, Kap. 5.1| fithrt in einem weiteren adaptiven Verfahren Gléttung aus-
schlieflich innerhalb der Metallsinusoide durch. Die Filtergrofe variiert auch bei die-
sem Verfahren mit den Pixelintensititen. Die Metallsinusoide werden durch den Tra-
ger Tr(%XMetau(f)) bestimmt, der sich anhand der Segmentierung von Metall in
einem vorlaufigen Rekonstruktionsbild f anschliefsender Tomographie dieser Menge
ergibt. Wie bei den oben beschriebenen Verfahren kénnen im Bereich der Ubergin-
ge zwischen gefilterten und ungefilterten Sinogrammdaten, das heift in diesem Fall
an den Ubergiingen zwischen den Bereichen innerhalb und auferhalb der Metallsi-
nusoide durch verringerte Glattheit Defektpixel und daraus neue Rauschartefakte

hervorgerufen werden.
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Mergingverfahren

Watzkke P13, Kap. 7.2|, [2I4, PI] stellt fest, dass die Rekonstruktionsbilder, die
mit dem Verfahren der linearen Interpolation erzeugt werden in der Nihe der Metal-
le bessere Reduktionsergebnisse erzielen als adaptive Filtermethoden, wahrend diese
in groferer Entfernung zu den Metallen besser abschneiden als die Interpolations-
verfahren?. Watzke kombiniert deshalb beide Verfahren zu dem Mergingverfahren.
Dazu werden zunéchst zwei Rekonstruktionsbilder, einerseits mit linearer Interpola-
tion, andererseits mit adaptiver Filterung erstellt. Aus diesen beiden Bildern wird
das Ergebnisbild durch pixelweise Konvexkombination zwischen den beiden Rekon-
struktionsbildern berechnet, wobei die einzelnen Gewichte in Abhéngigkeit der Ab-
stande zwischen den einzelnen Pixeln und Pixel innerhalb der Metalle bestimmt
werden.

Lokal funktionale Anpassungen

In 1], Kap. 5.4] werden alternative sinogrammbasierte Verfahren vorgestellt, bei
denen die Pixelintensititen im Sinogramm nichtlinear durch ,gezielte lokal funktio-
nale Anpassungen“ in Abhéngigkeit zum jeweils minimalen Abstand der Pixelkoor-
dinaten zu den Metallsinusoiden geddmpft werden. Am stirksten werden dabei die
Intensitdten von Pixeln innerhalb der Metallsinusoide geddmpft. Dadurch sinkt die
Rauschvarianz innerhalb der Metallsinusoide, wodurch im daraus resultierenden Re-
konstruktionsbild Rauschartefakte gegeniiber dem urspriinglichen Rekonstruktions-
bild reduziert werden. Sinusoide, die die Metallsinusoide schneiden, werden jedoch
innerhalb der Schnittmenge iiberproportional gedampft. Das fiihrt, wie auch bei in-
terpolationsbasierten Verfahren, zu Artefakten, die den Strahlaufthirtungsartefakten
dhneln und im Rekonstruktionsbild selbst in grofser Entfernung zu dem Metall auf-
treten konnen. Die Pixelintensititen in den resultierenden Rekonstruktionsbildern
stehen in keinem linearen Zusammenhang zu den Hounsfield-Einheiten, weshalb sich
diese Bilder nur bedingt diagnostisch verwerten lassen.

Lokale Tomographie

Bei den im Kapitel [[.4 beschriebenen Rekonstruktionsverfahren wurde davon aus-
gegangen, dass die Rohdaten f eines Bildes f vollstindig verfiighar sind. Es gibt
jedoch Anwendungen, in denen nur ein Teil der Rohdaten vorhanden ist. Dies kommt
beispielsweise dann vor, wenn nur Rontgenstrahlen, die durch eine Kreisscheibe im

?Diese Annahme ist nur bedingt richtig. Innerhalb der konvexen Menge des Metalls sind die bei der
linearen Interpolation gewonnenen Werte im Allgemeinen fehlerhaft. Strahlaufhirtungsartefakte
in der Ndhe der Metalle kbnnen zwar reduziert werden, es kénnen jedoch, wie oben beschrieben,
auch korrekte Strukturen ,wegkorrigiert werden.
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Inneren des Messbereichs gehen, verwendet werden, um die Strahlendosis zu verrin-
gern und dadurch die Strahlenbelastung des Patienten zu reduzieren. Die gemesse-
nen Rohdaten liegen somit im Sinogramm innerhalb der Sinusoide, die sich durch
Radontransformation jener Kreisscheibe ergeben. Man bezeichnet diese Daten als
abgeschnittene Projektionsdaten® |[17|. Eine Rekonstruktion von f aus diesen einge-
schrinkten Rohdaten wird inneres Problem genannt. Es zeigt sich, dass nicht ein-
mal die Werte innerhalb der Kreisscheibe eindeutig rekonstruiert werden konnen?

B0, 17, 128, [139, Kap. V1.4, [[4d].

Unstetigkeiten in f, das heifit Intensitédtsspriinge beziehungsweise Singularititen, las-
sen sich haufig als Gewebegrenzen identifizieren und konnen, wenn sie innerhalb der
Kreisscheibe liegen, stabil lokalisiert werden [B0, [23, [[55]. Dazu eignet sich die Lamb-
da Tomographie [[[8F], eine gefilterte Riickprojektion jedoch mit 7j(w) = |w|?, was der
Anwendung eines negierten Laplaceoperators entspricht [50, pZ). Im Gegensatz zu
N(w) = |w| ist dieses Filter lokal, das heift, der zugehérige lokale Faltungskern hat
nur sehr wenige nichtverschwindende Werte |[p4]. Das Rekonstruktionsbild weist Sin-
gularititen an den gleichen Stellen auf. Im Vergleich zum urspriinglichen Bild f heben
diese sich durch ihre hohe Intensitit besonders stark von glatten Bildbereichen ab
[BQ, [8F]. Dadurch werden auch eventuelle Rauschartefakte verstirkt. Regionen kon-
stanter Intensitit in f werden auf glatte, ausgehend von den Singularititen fallende
Intensititsverlaufe dhnlich denen bei Cupping-Artefakten abgebildet. Zur Reduzie-
rung dieses Cupping-Effekts wird in der lokalen Tomographie [, B0, b2E3,
dem in beschriebener Weise erhaltenen Rekonstruktionsbild das Rekonstruktions-
bild einer geeignet gewichteten (ungefilterte) Riickprojektion additiv iiberlagert. Da
diese offensichtlich ebenfalls lokal ist, ist das gesamte Rekonstruktionsverfahren lo-
kal.

HAIMERL [7d], Kap. 5.4| schligt eine Kombination von lokal funktionaler Anpas-
sung und anschliefsender in diesem Fall auf das gesamte Bild angewandte lokalen
Tomographie vor. Durch die lokal funktionale Anpassung wird die Rauschvarianz
innerhalb der Metallsinusoide, wie oben beschrieben, gesenkt. Da der Faltungskern
2> der anschliefenden lokalen Tomographie viel lokaler ist als der Ram-Lak- oder
Shepp-Logan-Faltungskern, beeinflussen Defektpixel nach Faltung mit diesem Kern
einen kleineren Bereich. Dadurch werden weniger Pixel im Rekonstruktionsbild von
Rauschartefakten iiberlagert. Rauschartefakte werden jedoch aufgrund des lokalen
Faltungskernes schirfer abgebildet und storen deshalb das Bild desto mehr. Artefak-
te, die durch die lokal funktionale Anpassung neu hervorgerufen werden, erscheinen
auch in dem Rekonstruktionsbild einer anschliefenden Riickprojektion. Weiterhin
entsprechen die rekonstruierten Werte, wie auch bei der rein lokal funktionalen An-
passung, nicht den Hounsfieldwerten.

3engl.: truncated projections
4Dies gilt zumindest fiir den in dieser Arbeit ausschlieflich betrachteten Fall der zweidimensionalen
Radontransformation.
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Externe Tomographie

Das externe Problem beschreibt die Rekonstruktion aus den Daten, die komplementér
zu denen des inneren Problems sind. Das heifst, es sind in diesem Fall alle Rohda-
ten aufserhalb der Sinusoide einer Kreisscheibe innerhalb eines Bildes f gegeben. Die
Daten werden Lochprojektion® |[17] genannt. Ein Verfahren zur Rekonstruktion von
f auferhalb der Kreisscheibe wird als ezterne Tomographie [[54] bezeichnet. Im Ge-
gensatz zum inneren Problem ist das externe Problem eindeutig 16sbar® [[T7], |39,
Kap. VIL.3|. Es ist jedoch ein sehr schlecht gestelltes Problem und deshalb besonders
empfindlich gegeniiber Stérungen in den Messdaten [[39]. Trotzdem kann es beispiels-
weise zur Reduktion von Strahlaufhiartungsartefakten sinnvoll sein, Rekonstruktionen
mit externen Tomographieverfahren unter Auslassung der besonders gestorten Da-
ten innerhalb der Metallsinusoide zu berechnen [154]. Fiir ausfiihrliche Beschreibung
externer Rekonstruktionsverfahren sei auf [[[1§, [19, [39, [53 [56, [58, [59] verwie-

Sem.

2.1.2 Iterative Verfahren

Sei wie in Kapitel [.4 Rf = f ein Gleichungssystem, das die Radontransforma-
tion des Bildes f beschreibt. Bleiben diejenigen Gleichungen unberiicksichtigt, die
Messwerte innerhalb der Metallsinusoide beschreiben, so ergibt sich durch das Op-
timierungsverfahren ein Sinogramm, in dem Sinusoide konsistent iiber den Bereich
der Metallsinusoide fortgesetzt werden. Dies entspricht dem externen Problem, das
in diesem Fall auf einem diskreten Pixelraster formuliert wird. Eine bekannte itera-
tive Methode zur Losung des Gleichungssystems stellt die Algebraic Reconstruction
Technique (ART) [66, B dar. In einem Vergleich dieser Methode mit der oben be-
schriebenen linearen Interpolationsmethode stellt KACHELRIESS [[0]] fest, dass ART
bei deutlich h6herem Rechenaufwand keine signifikant hohere Bildqualitit erzielt. In
einem weiteren Vergleich wird in [[01] das Verfahren von MEDOFF ET AL [[[35] un-
tersucht. Dieses liefert bei komplexen Geometrien der Metalle zum Teil sehr schlechte
Ergebnisse.

Neben algebraischen Methoden eignen sich auch statistische Verfahren zur iterativen
Losung des externen Problems. Mit der Expectation Mazimization (EM) Methode

|ET| wird iterativ eine Maximum-Likelihood-Schétzung bei unvollstdndigen Daten
durchgefiihrt [44]. Dieses Verfahren wird in [[87, 07| zur Artefaktreduktion einge-
setzt. In einem Vergleich zwischen EM und ART in [R07| wird gezeigt, dass bei gleicher
Iterationszahl EM mehr Rauschen aufweist als ART.

In den oben beschriebenen Verfahren werden die gemessenen Intensitéiten innerhalb
der Metallsinusoide durch geschiitzte Intensititen ersetzt. Einen anderen Ansatz ver-

Sengl.: hollow projections
%Dies gilt jedoch nur fiir die Radontransformation von Funktionen f € .# (39, Kap. T1.3].
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folgen B9, E5, B3, PI, [33. [97]", bei denen eine Anpassung der Rohdaten an das
verwendete Modell unter Einbeziehung physikalischer Randbedingungen unter Ver-

wendung aller Messdaten durchgefiihrt wird. Ein typischer Fall ist dabei die Redukti-
on von Strahlaufhirtungsartefakten. Ist das Rontgenspektrum der zur CT-Aufnahme
verwendeten Rontgenrohre bekannt, so ist eine Linearisierung der Rohdaten auf das
monochromatische Modell moglich. Hierzu werden in einem ersten Rekonstruktions-
bild die Metalle und eventuell verschiedene Gewebe anhand ihrer HU segmentiert
und diese numerisch sowohl mit einer monochromatischen als auch mit einer poly-
chromatischen Réntgenrdhre, die das Rontgenspektrum der tatséchlichen Rontgen-
rOhre aufweist, tomographiert. Aus der Differenz dieser beiden Sinogramme wird ein
Korrektursinogramm und daraus anhand der gefilterten Riickprojektion ein Korrek-
turbild erstellt, das auf das initiale Rekonstruktionsbild addiert wird. Das Verfahren
wird iteriert, bis die einzelnen Eintrige des Korrektursinogramms eine vorgegebene
Schranke unterschreiten. Sind alle artefaktverursachenden Metalle im Rekonstrukti-
onsbild enthalten, lasst sich das Verfahren auch ohne die urspriinglichen Rohdaten
anwenden, indem an deren Stelle numerisch berechnete Rohdaten verwendet werden

[F9, Kap. 4.1], [[33].

Mit iterativen Verfahren wird zum Teil eine sehr gute Artefaktreduktion erzielt. Da
diese Verfahren jedoch im Allgemeinen einen sehr hohen Rechenaufwand aufweisen
(vgl. [BY]), scheiden sie fiir eine routinemifige Bildaufbereitung aus.

2.2 Segmentierung von Metallsinusoiden

Bei der Beschreibung etlicher Artefaktreduktionsverfahren wurde implizit die Kenn-
tis der Metallsinusoide vorausgesetzt. Im Folgenden werden die géngigen Verfahren
zur Segmentierung der Metallsinusoide vorgestellt. Im Anschluss daran werden Me-
thoden zur Verbesserung der Segmentierungsergebnisse bei einem hiufig verwendeten
Verfahren beschrieben. Auch das im Rahmen dieser Arbeit entwickelte Verfahren zur
Metallartefaktreduktion benétigt die segmentierten Metallsinusoide. Wie spéter ge-
zeigt wird, eignet sich hierfiir jedoch keines der im Folgenden vorgestellten Verfahren.
Neue Verfahren mussten dafiir entwickelt werden, die Im Kapitel P.4 vorgestellt wer-
den. Das hier beschriebene verbesserte Segmentierungsverfahren dient in der weiteren
Arbeit als ,,Orientierungshilfe” im Sinogramm.

2.2.1 Bisherige Verfahren

In |R24] werden die Metallsinusoide durch eine Schwellwertsegmentierung im Radon-
raum bestimmt. Der Schwellwert muss hierbei manuell vorgegeben werden. Innerhalb

"Diese Verfahren wurden zum Teil nicht zur Korrektur von Metallartefakten entwickelt, lassen sich
jedoch fiir diesen Anwendungsfall iibertragen.
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der Metallsinusoide variieren die Intensitdten jedoch iiblicherweise stark aufgrund
der nichtkonstanten Werte in der Radontransformation eines (konstanten) Metalls
(vgl. Abb. [8(P)) und der Uberlagerung mit anderen Sinusoiden. Deshalb ist es

schwierig, einen geeigneten Schwellwert in den Rohdaten zu finden.

Aus der Abbildung [.7ist zu entnehmen, dass im Rekonstruktionsbild die Hounsfield-
Einheiten von Metall diejenigen von Korpergewebe weit iibertreffen und deshalb in
einem artefaktfreien Rekonstruktionsbild im Allgemeinen sehr gut segmentiert wer-
den konnen. Selbst in einem artefaktbehafteten Rekonstruktionsbild ist hiufig eine
grobe Segmentierung des Metalls moglich. Aus dieser Segmentierung ergeben sich die
Metallsinusoide geméft Definition [[.J]. Diese Methode wird in vielen Artefaktreduk-
tionsverfahren zur Bestimmung der Metallsinusoide angewandt. KACHELRIESS |[L01],
Kap. 4.1] segmentiert die Metalle im Rekonstruktionsbild anhand einer automati-
schen Schwellwertsegmentierung bei einem Schwellwert 7" von 7" = 3.071 HU. Dies
entspricht iiblicherweise dem maximalen Wert, der im DICOM-Format gespeichert
wird (s. Kap. [.7). In Abbildung P.3(b] ist ein Ausschnitt des bei diesem Schwell-
wert segmentierten CT-Schnittbildes der Abbildung dargestellt. Aufgrund
der Rausch- und Strahlauthartungsartefakte enthélt die segmentierte Menge sowohl
falsch positiv segmentierte Pixel als auch falsch negativ nicht segmentierte Pixel.
Im Abschnitt P.2.9 wird beschrieben, wie durch Einsatz von Filtern die Anzahl der
falsch positiv segmentierten Pixel aufserhalb und die Anzahl der falsch negativ nicht
segmentierten Pixel innerhalb der konvexen Hiillen der Metalle reduziert werden
kann.

Wird der Schwellwert niedriger gewéhlt, nimmt einerseits die Anzahl der falsch nega-
tiv nicht segmentierten Pixel ab, andererseits aber auch die Anzahl der falsch positiv
segmentierten Pixel zu. Bei einem Schwellwert 7" = 3.000 HU, der in [L0T]| als Al-
ternative zu T = 3.071 HU vorgeschlagen wird, ergibt sich die in Abbildung
dargestellte Menge.

) preey &= . i T

(b) Schwellwertsegmentierung bei 3.071 HU (c) Schwellwertsegmentierung bei 3.000 HU

Abbildung 2.3: Schwellwertsegmentierung von Metallen innerhalb eines Bildausschnittes

von Abbildung [L.11(a).

Zwei alternative Methoden zur Segmentierung von Metallen werden in [[71], Kap. 5.4.1]
vorgeschlagen. Dazu werden abgednderte Rekonstruktionsbilder berechnet, die nach
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Moéglichkeit weniger, oder zumindest fiir die Segmentierung weniger gravierende Arte-
fakte aufweisen als das urspriingliche Rekonstruktionsbild.

Bei der ersten Methode werden zur Berechnung des Rekonstruktionsbildes zunéchst
die Rohdaten f, pixelweise durch die Abbildung

To :R—= R, z~sgn(@)z|*, 0<a<l (2.2)

modifiziert und darauf anschlielend die gefilterte Riickprojektion durchgefiihrt.

Bei der zweiten Methode ergibt sich das Rekonstruktionsbild durch eine modifizier-
te Riickprojektion der Rohdaten. Wihrend bei der Riickprojektion ([LIT]) Integrale
entlang von Sinusoiden gebildet werden, werden hier stattdessen jeweils die Minima
entlang der Sinusoide bestimmt.

In beiden Verfahren werden Rauschartefakte reduziert. Bei der ersten Methode ge-
schieht dies durch die iiberproportionale Diampfung hoher Intensititen, durch die
auch die hohe Rauschvarianz innerhalb der Metallsinusoide iiberproportional sinkt,
bei der zweiten Methode hauptséchlich dadurch, dass aufgrund der Minimumbildung
Artefakte aufgrund des Rauschens zumeist lokal wirken.

Bei der ersten Methode ergeben sich durch die Dadmpfung Artefakte, die den Strahl-
aufhirtungsartefakten entsprechen, das heifft Cupping-Effekte innerhalb der Metalle
und Stérungen ausgehend von den Metallen (s. Abb. [.12). In beiden Verfahren
werden aufgrund der nichtlinearen Modifikationen Werte f(xo,y0) = f(x1,y1), die
im Urbild f identisch sind, im Allgemeinen auf unterschiedliche Werte im Rekon-
struktionsbild abgebildet. Dies wird an einem Beispiel in Abbildung P.3 verdeut-
licht. Auf die genaue Realisierung der Segmentierung wird in [[71]] nicht eingegan-
gen.

(a) Original (invertiert dargestellt) (b) Rekonstruktion

Abbildung 2.4: Aus dem Bild (a) wird anhand der Radontransformation ein Sinogramm
berechnet. Die Intensititen werden in diesem Bild mit 795 transformiert
und daraus das Bild (b) rekonstruiert. In diesem Bild sind Strahlaufhér-
tungsartefakte und geringe Abtastungsartefakte zu erkennen.
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(a) (b) (c)

Abbildung 2.5: Modifizierte Riickprojektion: (a) Kontrastverstirktes Shepp-Logan-
Kopfphantom in das zusétzlich Metalle, das heifst Regionen hoher Inten-
sitdt, gesetzt wurden. (b) Ergebnisbild der modifizierten Riickprojektion.
Innerhalb der konvexen Hiillen der urspriinglichen Metalle sind die Inten-
sitdten erhoht. (c) 3D-Oberflichendarstellung eines Ausschnittes von (b)
(Blickrichtung: von rechts oben auf das Rekonstruktionsbild).

2.2.2 Verbessertes Verfahren

Héufig findet die Segmentierung der Metallsinusoide statt, indem, wie in Kapitel P.2.]]
beschrieben, zunichst die Metalle im CT-Bild segmentiert, anschliefsend in den Ra-
donraum transformiert werden und dort die Metallsinusoide mit der Indikatorfunkti-
on identifiziert werden. Da die Segmentierung im Allgemeinen im artefaktbehafteten
CT-Bild durchgefiihrt wird, fiihrt die Schwellwertsegmentierung dort unter Umstéin-
den auch zu falsch segmentierten Pixeln. Daraus resultieren, je nach ihrer Lage inner-
halb des CT-Bildes, fehlerhafte Metallsinusoide. Ziel der im Folgenden beschriebenen
Bildverarbeitungmethoden ist, die Segmentierung im CT-Bild geeignet zu modifizie-
ren, um moglichst korrekte Metallsinusoide zu erhalten. Die derart gewonnenen Me-
tallsinusoide dienen im Weiteren der ,Orientierung® im Sinogramm und werden als
Referenz-Metallsinusoide bezeichnet.

In der folgenden Beschreibung seien f : (N, x N,) — {-1.024,...,3.071}® ein
CT-Rekonstruktionsbild und My := {(z,y)|f(z,y) > T} die Menge der unter dem
Schwellwert T' segmentierten Pixel. Wir vergleichen zunichst die Resultate der Seg-
mentierungen mit den Schwellwerten 7' = 3.071 HU und 7" = 3.000 HU, die im letzten
Abschnitt genannt wurden. Es zeigt sich, dass sich eine Segmentierung mit dem héhe-
ren Schwellwert besser zur anschliefenden Bestimmung der Metallsinusoide eignet.
Das Segmentierungsergebnis mit diesem Schwellwert lésst sich jedoch noch weiter
verbessern, wie im Weiteren gezeigt wird.

8Dies entspricht, wie in Kapitel E beschrieben wird, dem iiblichen Wertebereich von CT-Bildern.
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Rauschartefakte sind additive Uberlagerungen von Defektgeraden jeweils konstan-
ter Intensitit (s. Kap. [.§), die die artefaktverursachenden Metalle im Rekonstruk-
tionsbild schneiden. Deshalb ist dort die Dichte der Defektgeraden, das heifit die
Anzahl der Defektgeraden pro Flache, am groften. Die Intensititen der Defekt-
geraden variieren mit dem Rauschen innerhalb der Metallsinusoide. Aufgrund der
hohen Dichte der Defektgeraden innerhalb der artefaktverursachenden Metalle ist
dort die Varianz der Pixelintensitiiten, die sich durch die Uberlagerungen ergibt,
besonders hoch. Deshalb liegen zum Teil die Intensitiiten f,(z,y) einzelner Pixel
(2,Y) € Xuetan(f) weit unter den korrekten Werten f(z,y), manchmal sogar un-
ter 3.071 HU. Pixel dieser Intensitit werden bei einer Schwellwertsegmentierung mit
T = 3.071 HU nicht segmentiert; deshalb ergeben sich die im letzten Abschnitt be-
schriebenen artefaktbedingten Locher innerhalb der segmentierten Metallregionen

(vgl. Abb. P3(D)).

Je kleiner T' gewéhlt wird, desto mehr artefaktbedingte Locher verschwinden. An-
dererseits nimmt, je niedriger T' gewihlt wird, die Menge derjenigen Pixel zu, de-
ren Intensitit aufgrund additiver Uberlagerung mit Defektgeraden den Schwellwert
T iibersteigt. Wiahrend die artefaktbedingten Locher, das heift, die falsch negativ
segmentierten Pixel sich im Allgemeinen innerhalb der konvexen Hiille der einzel-
nen nicht linear separierbaren Metallregionen befinden und deshalb nach Korol-
lar [[.] haufig die Menge der Metallsinusoide iiberhaupt nicht beeinflussen, bilden
die falsch positiv segmentierten Pixel iiblicherweise eine Menge von jeweils weni-
gen zusammenhéngenden Pixeln, die zumeist auferhalb jener konvexen Hiillen liegen
und deshalb zu einer verdnderten Menge der Metallsinusoide fiihren. Aus diesem
Grund ist der Schwellwert T' = 3.071 HU einem niedrigeren Schwellwert vorzuzie-
hen.

Durch den Einsatz des Medianfilters lassen sich vereinzelte Storpixel unter Beibe-
haltung der Bildschirfe, das heifst insbesondere ohne Gliattung von Kanten, ent-
fernen [p3, Kap. 4.3|, [[43]. Dadurch eignet sich dieses Filter zur Entfernung klei-
ner isolierter Pixelmengen, die unter 7" = 3.071 HU falsch positiv segmentiert wer-
den. In diesem Fall wird ein Medianfilter der Grofse 5 x 5 auf das segmentierte
Bild

X{peDef(f)|f(p>T}

angewandt. Das Ergebnis dieser Filterung auf das segmentierte Bild (Abb. P3(b])
ist in Abbildung dargestellt. Es ist zu erkennen, dass die meisten der falsch
positiv segmentierten Pixel aufserhalb der konvexen Hiillen der Zahnfiillungen nach
der Filterung entfernt sind. Es ist moglich, dass nicht linear separierbare metalli-
sche Bereiche nach Anwendung des Medianfilters linear separierbar sind. Dies ist
beispielsweise dann der Fall, wenn sich ein nicht linear separierbares Metall aus zwei
linear separierbaren Teilmengen zusammensetzt und einem schmalen Band von Pi-
xeln, das diese Mengen verbindet. Diese Linie kann bei der Medianfilterung entfernt
werden und die Menge der Pixel dadurch in linear separierbare Teilmengen aufgeteilt
werden.
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(c) Schwellwertsegmentierung bei 1.000 HU (d) Schnittmenge der Abbildungen (b) und (c)

Abbildung 2.6: Verbesserte Schwellwertsegmentierung durch geeignete Filterung der seg-
mentierten Metalle in Abbildung [.11(a). Nacheinander wird auf dieses
Bild (a) ein Medianoperator und (b) ein Closing-Operator angewendet.
Der Schnitt dieser Menge mit (¢) dem Binérbild aus der Segmentierung
des urspriinglichen Sinogramms mit dem Schwellwert T' = 1.000 HU er-
gibt (d) die Referenz-Metallsinusoide.

Zur Fusionierung dieser Mengen wird der morphologische Closing-Operator (s. Anh.
[A73) verwendet. Locher, das heifst falsch negativ segmentierte Bereiche, die kleiner
als das Strukturelement sind, werden dabei geschlossen [[7f]. Eine konvexe Menge von
Pixeln ist, wie im Anhang gezeigt wird (s. Korollar A7), invariant gegeniiber dem
Closing-Operator. Dies gilt somit auch fiir die konvexen Hiillen nicht linear separier-
barer Teilmengen und damit fiir die einzelnen Metalle, wenn der minimale Abstand
zwischen je zwei Mengen grofer als das Strukturelement ist. Es wird hier ein kreis-
scheibenformiges Strukturelement mit einem Durchmesser von 11 Pixeln verwendet.
Das Ergebnis des Closing auf die mediangefilterte Menge von Abbildung ist in

Abbildung dargestellt.

Es wird nun eine weitere Schwellwertsegmentierung auf dem urspriinglichen Rekon-
struktionsbild durchgefiihrt, in diesem Fall jedoch bei einem niedrigen Schwellwert
von T = 1.000 HU. Von Pixeln, die bei diesem Schwellwert nicht segmentiert werden,
kann angenommen werden, dass sie nichtmetallisch sind. Durch Bildung der Schnitt-
menge zwischen dieser und der durch Closing gewonnenen Menge werden somit Pixel
aus der letztgenannten Menge entfernt, die mit hoher Wahrscheinlichkeit nichtme-
tallisch sind. Insbesondere kann erreicht werden, dass linear separierbare Mengen,
die durch Closing falsch verschmolzen wurden, wieder getrennt werden, was wieder-
um die Metallsinusoide beeinflusst. Diese Menge ist fiir das betrachtete CT-Bild in
Abbildung dargestellt. Zwar sind die hauptsichlich aufgrund von Strahlauf-
hartungsartefakten falsch positiv segmentierten Pixel in unmittelbarer Umgebung
der Zéhne zum Teil nicht vollstindig entfernt, im Vergleich zu dem urspriinglich bei
T = 3.071 HU segmentierten Bild (s. Abb. P-3(c]]) enthélt diese Menge aber insgesamt
weniger falsch positiv segmentierte Pixel auferhalb der konvexen Hiillen der Metalle.
Dies betrifft vor allem die aufgrund von Rauschartefakten falsch positiv segmentierten
Pixel. Somit stellt das beschriebene Verfahren eine Verbesserung der Segmentierung
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dar. Dies wird besonders im Vergleich der aus den jeweiligen Mengen resultierenden
Metallsinusoide deutlich. Diese sind fiir des betrachtete CT-Bild in Abbildung P.7
dargestellt. Da die Metalle auf jeder Seite des Kiefers im Rekonstruktionsbild jeweils
eine zusammenhéngende Menge bilden (s. Abb. [.T1(a))), konnen sich die korrekten
Metallsinusoide in jeder Spalte des Sinogramms nach Korollar aus hochstens zwei
nichtzusammenhdngenden Intervallen zusammensetzen. Wéhrend sich die Metallsi-
nusoide in Abbildung P.7(a), die aus der urspriinglichen Segmentierung resultieren in
allen Spalten aus mehr als zwei nicht zusammenhéngenden Intervallen zusammenset-
zen, setzen sich die Metallsinusoide in Abbildung P.7(b)], die sich aus der verbesserten
Segmentierung ergeben, nur in einem geringen Winkelbereich um 0° aus mehr als zwei
nicht zusammenhéingenden Intervallen zusammen.

0 f[rad] T 0 f[rad] T
(a) (b)

Abbildung 2.7: (a) Metallsinusoide des schwellwertsegmentierten Rekonstruktionsbildes
aus Abbildung (invertiert dargestellt). (b) Metallsinusoide wie in
(a), jedoch nach verbesserter Segmentierung aus Abbildung (inver-
tiert dargestellt).

2.3 Pseudorohdaten

Stehen die Rohdaten fr zur Verfiigung, ist es, wie oben beschrieben, sinnvoll, die
Metallartefaktreduktion in den Rohdaten durchzufiihren, weil dort die artefaktver-
ursachenden Defektpixel lokal innerhalb der Metallsinusoide liegen. Hiufig stehen die
Rohdaten jedoch nicht zur Verfiigung, etwa weil sie nicht abgespeichert wurden oder
das proprietire Format der Rohdaten nicht bekannt ist. In diesem Fall lassen sich
aus einem Rekonstruktionsbild numerisch Pseudorohdaten® f := Zf bestimmen. Bei
dem im Rahmen dieser Arbeit neu entwickelten Verfahren zur Reduktion von Metall-
artefakten findet die Artefaktreduktion in den Pseudorohdaten statt. Um dieses Vor-
gehen zu rechtfertigen, ist eine Analyse der Pseudorohdaten notwendig, insbesondere

YFucHus [@] verwendet hierfiir den Begriff Pseudoprojektionen (engl.: mock projections).
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im Hinblick auf Unterschiede, die sich zwischen den urspriinglichen Rohdaten und den
Pseudorohdaten ergeben konnen, beispielsweise durch

e Clipping,
o Artefakte und

e ciner Abspeicherung eines Teilausschnittes (einer ROI'?) und nicht des gesam-
ten Rekonstruktionsbildes.

2.3.1 Berechnung von Pseudorohdaten

Die numerische Bestimmung der Pseudorohdaten f = 9?]; eines Rekonstruktionsbil-
des f erfolgt hier in der Parallelstrahlgeometrie, das heifit durch Berechnung von Zf.
Dazu eignen sich Strahlverfolgungsalgorithmen'', bei denen Pixelwerte entlang von
Geraden summiert werden [B9, Kap. 3|, [p9, Kap. 4.1.4], [Pg], [[33]. [PT3, Anh. C].
Werte an Zwischenpixelpositionen lassen sich durch Interpolationen bestimmen. Fiir
ein Bild der Grofe n x n miissen fiir jeden Detektor in jedem Aufnahmewinkel O(n)
Summationen durchgefiihrt werden. Bei #6 Aufnahmewinkeln und #I[ Detektoren
ergibt dies einen Gesamtaufwand von O(n#1#0).

Die Radontransformation ist Bestandteil verschiedenere Softwarepakete, beispiels-
weise IDL [7)|, ImpactIR P04, Matlab 37|, RECLBL |PU], SNARKY3 [[9], TomAS
23] und [R0Z]. In dieser Arbeit wird die Matlab-Implementierung radon verwen-
det, bei der der Mittelpunkt von f als Drehzentrum der virtuellen Rontgenrchre
verwendet wird!?.

Die Grofe der in dieser Arbeit verwendeten radiologischen CT-Bilder betrigt in der
Regel 512 x 512 Pixel. Zur Bestimmung der Pseudorohdaten dieser Bilder wird als
Kompromiss zwischen Abtastungsartefakten (vgl. Kap. [.8.F]) und Laufzeit im Fol-
genden eine Anzahl von 1.024 Projektionswinkeln verwendet. Die Laufzeit von radon
bei einem Bild dieser Gréfe betragt ungefihr 1 Minute. Fiir die Anzahl der Abtast-
werte unter jedem Projektionswinkel wird der Standardwert von radon verwendet,
der etwas mehr als die Linge der Diagonalen betrigt. Fiir CT-Bilder mit der iiblichen
Kantenliinge von 512 Pixel sind dies 729 Abtastwerte.

In Abbildung P-§ werden die Pseudorohdaten zu dem Datensatz in Abbildung
dargestellt. Diese Abbildung dient im Weiteren der Beschreibung des im Rahmen
dieser Arbeit entwickelten Artefaktreduktionsverfahrens. In der Néhe der Referenz-
Metallsinusoide weisen die Pseudorohdaten ein hohes Rauschen auf'® (s. Abb. 2.8(b)).
Die Teilmenge des Sinogramms, in der die Pixel deutlich erkennbar stark verrauscht

10Region Of Interest

'Weitere Verfahren werden etwa in [J, B3] beschrieben.

2Fiir weitere Details sei auf [[[31, Image Processing Toolbox]| verwiesen.

'3Die Textur des Rauschens ist vor allem von der Abtastung bei der numerischen Radontransfor-
mation abhéngig.
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sind, ist nicht deckungsgleich mit den Referenz-Metallsinusoiden. Ungefdhr in den
Winkelbereichen von 6 € [0,2;0,4] U [0,6;0,8] ist in der Abbildung unterhalb der
Referenz-Metallsinusoide Rauschen zu erkennen. Dies deutet auf artefaktverursachen-
de Metalle hin, die sich aufserhalb des Rekonstruktionsbildes befinden. Innerhalb der
Referenz-Metallsinusoide sind unterschiedlich stark verrauschte Regionen unterschei-
den. Das Ziel der im Folgenden beschriebenen Verfahren ist, die besonders stark
verrauschten Teilmengen eines Sinogramms zu segmentieren. Diese liegen im Allge-
meinen nahe bei den Referenz-Metallsinusoiden, weshalb sich diese zur Abschitzung
der ungefihren Lage eignen.

2.3.2 Clipping

Der Abbildung [[.7 ist zu entnehmen, dass Hounsfield-Einheiten von Metallen bei
8.000 HU beginnen. Haufig findet bei der Speicherung von Rekonstruktionsbildern
jedoch ein Clipping auf den Wertebereich {—1.024,...,3.071} statt, so dass im Re-
konstruktionsbild alle Metalle den Wert 3.071 HU aufweisen (vgl. Kap. und p.2).
Daraus ergeben sich in den Pseudorohdaten deutlich reduzierte Intensitéten innerhalb
der Metallsinusoide. Dies bedeutet, dass Verfahren zur Segmentierung von Metallsi-
nusoiden anhand der Intensitéit im Sinogramm im Allgemeinen zu falschen Ergebnis-
sen fithren. Dies wird exemplarisch in Abbildung P.9 anhand einer Schwellwertseg-
mentierung der Pseudorohdaten aus Abbildung P.§ dargestellt. In der Abbildung ist
zu erkennen, dass in den Pseudorohdaten ein grofser Teil der Pixel innerhalb der Me-
tallsinusoide eine vergleichsweise geringe Intensitit aufweist.

Die Hounsfield-Einheiten von Korpergewebe liegen innerhalb [—1.024, 3.071] und wer-
den deshalb durch Clipping nicht veriindert. Zum Teil liegen aufgrund von Uber-
lagerungen mit Artefakten Pixelwerte von Korpergewebe auferhalb des Clipping-
Intervalls. In diesem Fall kann wichtige Information iiber das Gewebe beim Clipping
verloren gehen. Dies betrifft vor allem Bildregionen, die von massiven Strahlauf-
hirtungsartefakten iiberlagert sind und dadurch aufserhalb des Clipping-Intervalls
liegen. In diesem Fall kénnen Artefaktreduktionsverfahren, die auf Rohdaten basie-
ren, deutlich bessere Ergebnisse erzielen als Verfahren, die Pseudorohdaten verwen-
den.

2.3.3 Artefaktbehaftete Rekonstruktionsbilder

Aus der Radontransformierten f eines Bildes f ldsst sich f durch Berechnung der
inversen Radontransformation eindeutig bestimmen (s. Kap. [.4). Die Pseudoroh-
daten des Rekonstruktionsbildes entsprechen in diesem Fall offensichtlich exakt den
urspriinglichen Rohdaten'*. Werden die Rohdaten jedoch aufgrund von Rauschen

"Tm Diskreten gilt dies bis auf geringe Diskretisierungsfehler [0q].
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0 0,2m 0,47 0,67 0,81 0
(b)

Abbildung 2.8: (a) Pseudorohdaten zu dem Datensatz in Abbildung [.11(a). (b) Uber-
lagerung von (a) mit den Metallsinusoiden der verbesserten Schwellwert-
segmentierung aus Abbildung P.7. Die Struktur des Rauschens ist abhéin-
gig von der Abtastung. Zur Darstellung der Bilder wurde die Bildschérfe

kiinstlich erhoht.
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6

Abbildung 2.9: Schwellwertsegmentierung bei 50% der Maximalintensitit in den Pseu-
dorohdaten aus Abbildung R.§ (weiR) iiberlagert mit den Referenz-
Metallsinusoiden (schwarz). Nur ungefihr die Hailfte der Referenz-
Metallsinusoide liegen in der Menge der segmentierten Pixel. Diese be-
finden sich zum grofiten Teil oberhalb der Referenz-Metallsinusoide im
Sinogramm.

oder anderen Ursachen von einem Defektsinogramm iiberlagert, so stellt das resul-
tierende Sinogramm im Allgemeinen keine Radontransformierte dar'®. Im Diskre-
ten lassen sich leicht Beispiele konstruieren, in denen die gestorten Rohdaten f,
kein Urbild besitzen. Sei beispielsweise f ein Bild der Grofe 1 x 1 mit f = 0 und
f = Rf dessen Sinogramm unter unterschiedlichen Aufnahmewinkeln. Dessen Werte
sind offensichtlich konstant Null. Enthélt nun das Sinogramm an genau einem Pi-
xel einen Defekt, das heifit einen nichtverschwindenden Wert, besitzt das zugorige
Gleichungssystem keine Losung. Somit existiert auch kein Urbild zu diesem Sino-
gramm.

Ein wichtiges Kriterium fiir eine erfolgreiche Artefaktreduktion in den Rohdaten stellt
eine gute Lokalisierung der Defektpixel dar. Deshalb werden im Folgenden die Bilder
von Artefakten in den Pseudorohdaten betrachtet. Dabei wird direkt an das Kapi-
tel angekniipft. Wihrend dort die Defektbilder % ~'f analysiert werden, findet im
Folgenden eine Untersuchung der Pseudorohdaten

= R

~— i<

statt. Aufgrund der Linearitdt der Radontransformation gilt fiir die Pseudorohda-
ten

f=f+f=%%"'f+7=Ff+F (2.3)

Ein Defektsinogramm setzt sich wiederum aus einzelnen Defektpixeln zusammen.
Deshalb geniigt es, das Bild %’9?‘15;0% eines einzelnen Impulses, das heifst die Radon-
transformierte des Defektbildes 2710y, g,, zu betrachten. Dazu ist in Abbildung
ein Defektbild der Grofse n x n skizziert. Die Intensititen entlang der Geraden

"Dies folgt aus [[126, Fufnote 1].
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92 = Piy,0, sind konstant und entsprechen dem skalierten Maximum des Rekonstruk-
tionsfaltungskernes n (vgl. Kap. [.). In der Abbildung wurde 6y = 0 gewiihlt'S. Die
Breite b stellt die Ausdehnung von g, im diskreten Bild dar, die fiir 6, = 0 genau
1 Pixel betrigt. Die beiden Geraden g; und g3 liegen parallel zu g und begrenzen
die Menge T, in der 2714, 4, nicht vollstindig verschwindet. Je nach verwendetem
Faltungskern 7 bei der gefilterten Riickprojektion %*n *; d;, 9, variiert der Abstand
b’ zwischen g; und gs.

Breite von g,

Breite von £,; d(g;, g3)
d(q, q’)

d(l(p), I(r)) bzw.
ddl(p’), 1(r’))

g Parallelen (s.Text)
0, 0, s. Text
1

h

/

Lo > >
< N
R

o
&

s. Text
Faltungskern

Koordinaten auf »

lO IO = d(07 gz)
(%) Projektion von x auf »
n Bildhohe und -breite

Schnittpunkte der
g; mit dem Bildrand
Hyperebene durch 0
senkrecht zu den
Rontgenstrahlen

NV P
Faltungskern 7

Abbildung 2.10: Numerische Tomographie des Defektbildes 2714y, 9,. Die Abbildung ist
nicht mafstabsgetreu.

Sei g eine Approximation der Gerade § : fyx = [y im diskreten Pixelraster des
Rekonstruktionsbildes. Die Breite und Linge von g im Pixelraster wird mit b be-
ziehungsweise ¢ bezeichnet. Sei weiterhin x, die Indikatorfunktion der Pixelmenge
von g im Rekonstruktionsbild. Es wird nun die Radontransformierte y, betrachtet.
Der Einfachheit halber erfolgt die Darstellung im Kontinuierlichen. Die Menge g
wird dabei als Parallelenschar der Breite b aufgefasst, wobei die Linge der mittle-

16 Anstelle des Winkels §p = 0 wird hier aus zeichentechnischen Griinden ein Winkel von 7 darge-
stellt.



58 2 Reduktion von Metallartefakten in C'T-Schnittbildern

ren Parallele ¢ betrage. Die Radontransformierte ldsst sich in der Spalte 6, durch
Xo(l,00) = cd(1— o) abschiitzen. Der Intensitétsverlauf'” entlang der 6-Achse ist pro-
portional zu der Strecke ¢, die die virtuellen Rontgenstrahlen im Winkel € durch g
zuriicklegen und folgt somit der Funktion

b

sin(6 — 6p) b (2.4)

t: (0 —0y) — min{c,
die in Abbildung fiir o = 0, b = 1 und ¢ = 512 dargestellt ist. Die Léinge ¢
ist jeweils von der Linge der Strecken, die die Geraden g, im Rekonstruktionsbild
zuriicklegen, abhingig. Dies hingt vor allem von der Grofse des Rekonstruktionsbildes
und auferdem von der Lage der Geraden im Rekonstruktionsbild ab. Je ldnger ¢ und
insbesondere je grofter das Rekonstruktionsbild ist, desto dominanter wird demzufolge
die Intensitédt ¢ an der Stelle § = 6. Fiir ¢ = 512 betragt ¢ bereits nach 0,2° nur noch
65% und nach 1° nur noch 12% der Intensitét ¢[0].

™

500 F min(512.1/sin(x)) ——

400
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Abbildung 2.11: Intensitdtsverlauf der Pseudorohdaten y, entlang der 6-Achse geméfs
(B-4), wobei 6y =0, b =1 und ¢ = 512.

Mit der Abnahme der Intensititen entlang der 6-Achse im Radonraum geht eine
Aufweitung des Impulses dj, g, einher, die durch

(0 — 6y) — max{b, csin(f — )} (2.5)

abgeschiitzt wird. Die Pseudorohdaten 2% 14, 9, ergeben sich nun aus der Uberla-
gerung der Sinogramme aller Parallelen innerhalb von T, deren Bild im Folgenden
anhand der Abbildung eingehender untersucht wird.

Sei by = d(g1,g3) die Breite von T, das heifst die maximale Distanz zwischen zwei
nichtverschwindenden Koeffizienten im Faltungskern 7. In der Abbildung P.10 ist eine
Momentaufnahme der numerischen Tomographie dargestellt, in der sich die Sende-
Empfangseinheit des virtuellen Parallelstrahltomographen in einem Winkel 6 befin-
det. Sei x ein Pixel im Rekonstruktionsbild und [(x) die I-Koordinate der Projektion
von x auf die Gerade r : M, [ € R (s. Abb. PI0). Wir betrachten nun die Spalte

""Im Kontinuierlichen gilt x5(1,0) = ¢, .0, da fiir (1,6) # (lo, 0) die Schnittmengen der Integrati-
onsgeraden p; g mit g jeweils das Mafs Null haben.
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(BR01, 0,)(1,0), | € [~lmaxs lmax)- Diese lisst sich im Allgemeinen in die folgenden
fiinf Intervalle unterteilen'®

o I1 = [~lmax, [(P)),

o I :=[l(p),I(r)),

o Iy :=[l(r),I(x')],

e I, = ('), 1(p')] und
o I5 := (I(p'), lmax]-

Da aufserhalb von 7" alle Pixelintensitédten verschwinden, gilt
Vie LUIs: [ZR *61,6,)(1,0) = 0.
Weiterhin ergibt sich aus Lemma
Vi€ Iz : [RR61,0,)(1,0) =0

sowie

0= 90 = [%%—15l0790](., 9) = 0,

falls T vollstindig im Rekonstruktionsbild liegt. Ist 8+ = 6y, dann sind I, und I,
identisch und die Projektionswerte entsprechen den Werten des Faltungskerns 7 bis
auf einen Skalierungsfaktor, der abhingig von der Lange von gs innerhalb des Rekon-
struktionsbildes ist'?. Somit enthalten die Pseudorohdaten an der Stelle (o, 6,) statt
eines Impulses den Faltungskern n entlang der Spalte.

Fiir [ € I, ergeben sich die Projektionqwerte aus der skalierten und auf die Strecke
dy dilatierten Integralfunktion ¢ +— f t) dt beziehungsweise im Diskreten aus

der kumulierten Summe k — 3% _ p]i]. Dles ist fiir einen typischen Rekonstruk-
tionsfaltungskern in Abbildung .19 dargestellt. Die Nulldurchgéinge zwischen dem
Maximum 7n[0] des Faltungskerns und den beiden Minima liegen je nach Faltungs-
kern bei ungefihr |t| = 1 (vgl. |20, Kap. 6.1.3|). An diesen Stellen tritt jeweils ein
Vorzeichenwechsel von 7 auf, so dass die Integralfunktion beziehungsweise die kumu-
lierte Summe dort sein Minimum (k < 0) beziehungsweise sein Maximum (k > 0)
annimmt?’. Die Projektionswerte fiir [ € I, ergeben sich aus den an der Achse k = 0
gespiegelten Werten der kumulierten Summe. Sofern I, # I, und I, N I3 # ), ergeben
sich die Projektionswerte aus der kumulierten Summe fiir £ < kp.x, kmax > 0 bezie-
hungsweise den an der Achse k = 0 gespiegelten Werten.

18Je nach der Breite by und dem Aufnahmewinkel 6 iiberdecken sich zum Teil Intervalle oder es
entfallen Intervalle.

19Tm Allgemeinen kdnnen sich die Lingen, die die Parallelen innerhalb von T im Rekonstruktionsbild
aufweisen, unterscheiden. In diesem Fall entsprechen die Projektionswerte ndherungsweise dem
skalierten Faltungskern.

20Im Diskreten sind die Extrema der kumulierten Summe um 1/2 Pixel nach links verschoben. Dies
lasst sich durch die Asymmetrie der Riickwértsdifferenz n +— a[n] — a[n — 1] erkldren, durch die
die Integralfunktion auf den Faltungskern abgebildet wird.
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Abbildung 2.12: Typischer Faltungskern 7 sowie die kumulierte Summe k — 3% __ 7[i].
Fiir die Achsen beider Abbildungen wurden identische Skalierungen ge-
wahlt.

Aufgrund der nichtverschwindenden Projektionswerte fiir [ € I, U I, weisen die Pseu-
dorohdaten auch fiir 6 # 6y nichtverschwindende Intensititen auf. Der Intensitéts-
verlauf fiir die Extrema entlang der #-Achse kann durch (R.4) abgeschitzt werden,
weil die Extrema nahe bei [(q) beziehungsweise {(q') liegen. Ebenso lassen sich die
Abstiande d(I(q),!(q')) anhand (B.3) abschétzen, wihrend die Absténde d(I(p),(r))
beziehungsweise d(I(p’),(x")) sich zu

(0 — 6y) — br|cos(d — 6y)| (2.6)

ergeben und somit fiir § = 6, ihr Maximum annehmen. Zur Veranschaulichung
der obigen Untersuchungen sind in Abbildung P.T3 die Pseudorohdaten Z%*ady, o
fiir ein @ > 0 dargestellt. In dem Schaubild ist deutlich das Maximum an der
Stelle (lp,0) zu erkennen. In den ersten Spalten sowie aufgrund der Symmetrie-
eigenschaft ([.8) in den letzten Spalten ist n mit skalierten Werten zu erkennen.
Die deutlich erkennbaren sinusoidalen Kurven werden durch die Extrema beschrie-
ben.

Liegt go in der Ndhe des Randes 0Def(f), so befindet sich, anders als bei der bisheri-
gen Betrachtung, nur eine Teilmenge von T, beispielsweise die Parallelen zwischen g
und g3 im Rekonstruktionsbild (vgl. Abb. P:I7). Die Integrale iiber die Geraden p; g,
die diesen Teil von T schneiden, verschwinden im Allgemeinen nicht. Als Beispiel sind
in Abbildung P14 Pseudorohdaten dargestellt, die sich fiir g, || p; /. ergeben. Ab-
bildung resultiert aus einem Rekonstruktionsbild, in dem g direkt am Rand
liegt, Abbildung aus einem Rekonstruktionsbild, in dem g, gerade nicht mehr
enthalten ist. Die nichtverschwindenden Projektionswerte dieser Abbildungen sind,
abgesehen von den schwarz dargestellten negativen Intensititen in Abbildung
fiir # ~ 90°, in den einzelnen Spalten nahezu identisch und entsprechen offensichtlich
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(a) Grauwertdarstellung (b) 3D-Oberflichendarstellung

Abbildung 2.13: Pseudorohdaten Z% 'ad;, 0, « > 0. Die Intensitiit ?(lO,O) betrigt in
diesem Fall ungefihr 30% der urspriinglichen Intensitét.

den Maxima beziehungsweise Minima in Abbildung P.T3, was auch in den Abbildun-
gen R.14(b) und R.14(d) deutlich wird.

Vv N F Vv N
08 -02
0.6 -04
04 -0
0,2 L -0,8
% Jgo 180 0 _10 90 180
(a) (b) (c) (d)

Abbildung 2.14: Pseudorohdaten fiir go parallel zu p; -/, (a) Gerade ga noch im Rekon-
struktionsbild enthalten. (b) Intensitétsprofil entlang der in (a) darge-
stellten Linie (Skalierung mit 1/(Maximum des Intensititsprofils)). (c)
Gerade g2 auferhalb vom Rekonstruktionsbild. (d) Intensitétsprofil ent-
lang der in (c¢) dargestellten Linie (Skalierung mit 1/(|Minimum des
Intensitétsprofils|)).
Liegt go in einer Ecke des Rekonstruktionsbildes, ist also g N Def(f) punktformig,
sind die Pseudorohdaten im Wesentlichen in den Sinusoiden dieses Punktes nichtver-
schwindend. Dies wird in Abbildung B.T9 exemplarisch dargestellt. Die maximalen
und minimalen Intensititen entlang der 6-Achse in den Pseudorohdaten variieren in
diesem Fall weniger als in den obigen Fillen. Da diese Extrema aufgrund des kurzen
Integrationswegs iiber g jedoch vergleichsweise gering sind, spielt dieser Fall eine
untergeordnete Rolle und wird nicht nidher betrachtet.
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Abbildung 2.15: (a) Die Gerade g2 schneidet das Rekonstruktionsbild in einer Ecke links
in der Abbildung. (b) Pseudorohdaten. (¢) Maxima in den Spalten der
Pseudorohdaten entlang der 6-Achse (Skalierung mit 1/(Maximum der
Maxima)).

Wir betrachten nun die Varianz der Defektpixel in den Pseudorohdaten. Sei o« € R™.
Dann ergibt sich fiir die Intensitét der lineare Zusammenhang

f(lo, 90) = %ﬁ_laélmo = Oz%%_l(slo’o.

Andererseits hingt die Intensitdt auch linear von der Linge ¢ der Schnittmenge
zwischen dem Rekonstruktionsbild und der Geraden go ab, die in diesem Fall py, g,
entspricht. Aufgrund dieser Linearitdten wird die Varianz zwischen den Intensitédten
der Defektpixel in den Pseudorohdaten gegeniiber der Varianz der korrespondieren-
den Intensititen in den urspriinglichen Rohdaten skaliert. Dadurch wird aber der
Charakter des Rauschens nicht verdndert. Das bedeutet, dass auch die Pseudoroh-
daten eine exponentielle Zunahme der Rauschvarianz mit steigender Intensitit der

unverrauschten Rohdaten f aufweisen (vgl. Kap. [.§). Da sich anstelle der urspriing-
lichen Impulse entlang der Spalten jeweils die Rekonstruktionsfaltungskerne n be-
finden, werden hohe Frequenzen verstirkt und das Rauschen in vertikaler Richtung
tritt in den Pseudorohdaten im Vergleich zu den Rohdaten deutlicher hervor. In ho-
rizontaler Richtung hingegen ist das Defektbild aufgrund der nichtverschwindenden
Ausdehnung, die die Impulsantworten von Defektpixeln entlang der 6-Achse aufwei-
sen (s. Abb. .13), geglittet. Zur Veranschaulichung wird aus k ein Defektsinogramm
erstellt, wie in Kapitel [.§ zur Erstellung von Abbildung beschrieben, jedoch
so, dass (1,6) ¢ Tr(k) : £.(1,0) = 0. Die Menge Tr(k) wird als die Menge der Metallsi-
nusoide interpretiert. Aus diesem Defektsinogramm wird ein Rekonstruktionsbild er-
zeugt und daraus die in Abbildung P.16 dargestellten Pseudorohdaten. Zum Vergleich
wurde in Abbildung ein Ausschnitt des Sinogramms k& angefiigt. Man kann
deutlich sehen, dass die Varianz der Rauschintensitéiten innerhalb der Metallsinusoi-
de am groften ist. Aufserhalb der Metallsinusoide verschwindet das Defektsinogramm
in den Pseudorohdaten fast vollsténdig.
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(a) Grauwertdarstellung (b) 3D-Oberflichendarstellung

Abbildung 2.16: Pseudorohdaten % Die Simulation eines Defektsinogramms f geschieht
anhand des Sinogramms & des Kreisscheibenphantoms. Zum Vergleich
ist rechts in (a) ein Ausschnitt von & abgebildet. Innerhalb der Men-
ge Tr(k) wird in | ein normalverteiltes Rauschen erzeugt, dessen Vari-
anz exponentiell mit den Intensititen in & wichst. AuRerhalb von Tr(k)
betriigt § Null. Der Wertebereich von f ist [—0,6;0,5]. Ausv]E wird ein

Rekonstruktionsbild der Gréfse 128 x 128 Pixel und daraus ¥ bestimmt.

2.3.4 Metall aufierhalb des gespeicherten CT-Bildes

In den bisherigen Betrachtungen wurde davon ausgegangen, dass alle Metalle, die zu
Metallsinusoiden in den Rohdaten korrespondieren, im CT-Bild fr enthalten sind.
Dieses enthilt jedoch hdufig nur eine ROI des Rekonstruktionsbildes [B9, Kap. 3.6.3|
und damit im Allgemeinen nicht alle oder sogar gar keine Pixel des Metalls. In der
Abbildung sind zum Beispiel nur wenige Zéhne zu sehen. Offensichtlich kon-
nen jedoch auch von Zahnfiillungen, die nicht im CT-Bild enthalten sind, Artefakte
herriihren, die das CT-Bild {iberlagern. Es wird nun das Bild dieser Artefakte in den
Pseudorohdaten untersucht. Dabei wird davon ausgegangen, dass aufgrund der Me-
talle inshesondere auch Rauschartefakte hervorgerufen werden.

In Abbildung ist ein artefaktbehaftetes CT-Bild f, skizziert, bei dem das arte-
faktverursachende Metall nicht enthalten ist. Von dem Metall breiten sich Rauschar-
tefakte {iber das ganze Bild aus. Die eingezeichneten Geraden symbolisieren jeweils
die zentrale Gerade go maximaler Intensitéit (vgl. Abb. PI7). Sei M der Mittelpunkt
von Def(f,). Man kann sich nun f, eingebettet in ein kreisscheibenférmiges Messfeld
Q? mit Mittelpunkt M vorstellen so, dass Def(fr) C 92 und die Werte aukerhalb
Def(f,) verschwinden (s. Abb. P.17).

Sei nun der Radius des Messfeldes so groft, dass die Pixel der artefaktverursachen-
den Metalle innerhalb des Messfeldes liegen, die Breite der Rontgenquelle jedoch
unverdndert (Abb. P.T7 links). Nehmen wir an, die Pixelintensitéten aufserhalb des
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Abbildung 2.17: Berechnung der Pseudorohdaten eines artefaktbehafteten CT-Bildes
(dick umrandetes Quadrat). Das artefaktverursachende Metall liegt au-
Kerhalb des Bildes.

CT-Bildes sind nicht verschwindend, sondern enthalten im gesamten Messfeld die aus
den urspriinglichen Rohdaten rekonstruierten Werte. Dann sind die Metallsinusoide
in den Pseudorohdaten innerhalb des Winkelbereichs, in dem das Metall von der
Parallelenschar der virtuellen Rontgenstrahlen iiberdeckt wird, enthalten. Im {ibri-
gen Sinogramm verschwinden die Metallsinusoide. Aufgrund der Rauschartefakte im
Messfeld resultiert Rauschen innerhalb der Metallsinusoide in den Pseudorohdaten
(vgl. Kap. [[.§). Sind nun die Intensititen im Messfeld auRerhalb des CT-Bildes Null,
reduziert sich zwar der Mittelwert innerhalb der Metallsinusoide, die Varianz der In-
tensititen steigt jedoch auch hier exponentiell mit der Intensitét der unverrauschten

Rohdaten f Dies gilt, weil die Intensitdten der ,Strahlen” im Wesentlichen unab-
héngig von der Lage des Metalls sind. Die Intensitdten in den Metallsinusoiden der
Pseudorohdaten sind somit nicht in erster Linie von der Lage des Metalls, sondern
von der Linge der einzelnen ,Strahlen* im Bild abhéingig.

In Abbildung P.1§ ist ein Ausschnitt aus Abbildung dargestellt, der kein
Metall enthélt. In den korrespondierenden Pseudorohdaten sind die Metallsinusoide
deutlich anhand der hochfrequenten Rauschtextur zu erkennen, obwohl die Sinusoide
anderer Objekte hohere Intensititen aufweisen.

2.4 Segmentierung von Metallsinusoiden in den
Pseudorohdaten

Sei f, ein wie im letzten Abschnitt beschriebenes artefaktbehaftetes CT-Bild fiir das
gilt:
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Abbildung 2.18: (a) Ausschnitt aus Abbildung so, dass alle artefaktverursachen-
den Metalle auferhalb des Bildes sind. Z = 76, B = 1000. (b) Pseu-
dorohdaten zu (a). Die Metallsinusoide zeichnen sich durch ihre Textur,
jedoch nicht durch hohe Intensitit aus.

e Der Definitionsbereich ist im Allgemeinen nur eine Teilmenge des urspriing-
lichen Messfelds. Deshalb sind haufig die artefaktverursachenden Metalle nur
teilweise oder gar nicht im CT-Bild enthalten.

e Enthilt das Bild Metalle, so sind iiblicherweise dort die Pixelintensititen durch
Clipping reduziert.

Um anhand der Pseudorohdaten fT eine Metallartefaktreduktion durchfiithren zu kon-
nen, ist es entscheidend, die Metallsinusoide beziehungsweise die Teilmengen der
Pseudorohdaten, in denen das Defektsinogramm eine hohe Rauschvarianz aufweist,
moglichst gut abzuschitzen. Alle bisherigen Verfahren zur Segmentierung der Me-
tallsinusoide liefern unbefriedigende Ergebnisse, wenn die Metalle nicht vollstéindig
in fr enthalten sind, und scheitern vollig, wenn die Metalle nicht in fr enthalten
sind (vgl. Kap. B2, [@] [ETH]). Es wird im Folgenden davon ausgegangen, dass f,
von Rauschartefakten iiberlagert ist. Diese fithren zu Rauschen besonders hoher Va-
rianz innerhalb der Metallsinusoide, unabhéngig von Clipping sowie davon, ob das
Metall im Bild enthalten ist (vgl. Kap. B.J). Aufgrund der strahlenkranzférmigen
Rauschartefakte ergeben sich im Sinogramm besonders ausgeprigte lokale Extrema,
da die Integrationen bei der Radontransformation entlang von Geraden und damit
insbesondere auch entlang der einzelnen kollinearen Punkte der Strahlen durchge-
fiilhrt werden?®'. Strahlenkranzférmige Strukturen kommen in menschlichem Gewebe
nicht vor, so dass sich die Defektpixel durch ihre Intensitéit gut vom {ibrigen Sino-
gramm abheben. Das besonders starke Rauschen innerhalb der Metallsinusoide eignet
sich somit als Signatur zur Segmentierung der Metallsinusoide beziehungsweise der

21 Aus diesem Grund eignet sich die Radontransformation sehr gut zur Detektion von kollinearen
Punkten selbst in verrauschten Bildern (s. [R01]).
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Teilmengen, die eine besonders hohe Rauschvarianz aufweisen. Diese werden im Fol-
genden der Einfachheit halber auch als Metallsinusoide bezeichnet. Es werden dazu
drei Ansitze untersucht:

e cine Bestimmung inhomogener Regionen mittels Quadtree-Zerlegung,
e cine Texturanalyse mit Haralick’'schen Texturmerkmalen sowie
e cine Wavelet-basierte Signalanalyse.

Um die Erebnisse vergleichen zu kénnen, werden die Verfahren jeweils auf die in Ab-
bildung P.§ dargestellten Pseudorohdaten angewandt und dem segmentierten Sino-
gramm die Referenz-Metallsinusoide aus Abbildung iiberlagert. Das Wavelet-
basierte Verfahren eignet sich am besten zur Segmentierung der Metallsinusoide,
weshalb dieses Verfahren im Weiteren verwendet wird.

2.4.1 Bestimmung inhomogener Regionen

Im Folgenden wird angenommen, dass das Bild quadratisch ist und eine Kantenldnge
von ng := 2" besitzt. Fiir ein Bild beliebiger Grofe wird dies durch Einbettung in
eine quadratische Nullmatrix erreicht. Durch das Rauschen hoher Varianz zeichnen
sich Metallsinusoide gegeniiber dem restlichen Sinogramm als besonders inhomoge-
ne Regionen aus. Mit der Quadtree-Darstellung lisst sich das Sinogramm in eine
Menge disjunkter rechteckiger homogener Regionen unterschiedlicher Gréfse zerle-
gen. Dadurch eignet sich diese Darstellung zur Segmentierung sowohl der homoge-
nen als auch der inhomogenen Bildregionen®? |53, Kap. 7.4.3], [f4, Kap. 16], [[10,
Kap. 4.4.3|.

Bei der Quadtree-Zerlegung wird eine Baumstruktur erzeugt, in der die Blatter mit
homogenen Teilmengen des Bildes korrespondieren. Zur Erzeugung des Baumes wird
das Bild solange rekursiv in vier Quadranten unterteilt, bis die betrachtete Teilmenge
des Bildes einem gegebenen Homogenitdtskriterium geniigen oder die Kantenldnge
1 haben. Dieses Vorgehen wird im Algorithmus P.J] skizziert. Anhand der Blatt-
tiefen lassen sich Aussagen iiber die Homogenitéit der betreffenden Region treffen.
Je tiefer das Blatt ist, desto geringer ist die Homogenitit der betreffenden Region.
Sei v(m) der Aufwand zur Bestimmung der Homogenitét in einem quadratischen
Bild mit Kantenldnge m. Dann betriagt der Aufwand zur Berechnung der Quadtree-
Zerlegung im schlechtesten Fall O(3"}_,4%v(7/2+)). Da jedes Pixel betrachtet werden
muss gilt v(m) € Q(m?). Somit betriigt der Aufwand fiir die Quadtree-Zerlegung
O(v(ng)ldng).

22Weitere Anwendungen der Quadtree-Zerlegung, wie beispielsweise Verfahren zur Bildkompression,

findet man etwa in [@, @, , , .
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Algorithmus 2.1 Quadtree-Zerlegung eines Bildes

Eingabe: f: Ngn X Non — R, n € Nt Eingabebild

kriterium Homogenitatskriterium

Ausgabe: qt Quadtree-Zerlegung von f

10

12

13

14

15

function gtdecomp(bild, kriterium) begin
if erfiillt(bild, kriterium) then
fige_blatt_in_qt(bild, qt);
else
/* zerlege Bild in 4 Quadranten */
zerlege(bild) ;
foreach quadrant do
qtdecomp(quadrant, kriterium);
od
endif
end

qt ¢ new(leerer_baum);
/* starte Zerlegung */
qtdecomp(f, kriterium);
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In Abbildung wird auf den Pseudorohdaten aus Abbildung P.§ eine Quadtree-
Zerlegung durchgefiihrt und die homogenen Regionen der Kantenlénge 1, 2 und 4 dar-
gestellt. Dabei wird folgendes Homogenitatskriterium angewandt:

f.(p)} — min{/,(p)} < T.
max{f(p)} — min{/f(p)}
Hierbei bezeichne P die Pixel im jeweiligen Sinogrammausschnitt und

T := 0,04(max( ﬁ) — min(ﬁ))

einen Schwellwert. Mit diesem Homogenitatskriterium dauert die Quadtree-Zerlegung
3,5s in der Matlab-Implementierung qtdecomp.

Die in Abbildung dargestellten Regionen werden nun als Metallsinusoide
interpretiert. Diese sind, iiberlagert mit den Referenz-Metallsinusoiden, in Abbil-
dung R-T9(D] dargestellt. Es ist zu erkennen, dass die Referenz-Metallsinusoide zum
grofiten Teil segmentiert werden. Dariiber hinaus werden auch andere stark verrausch-
te Bereiche beispielsweise zwischen den beiden Asten der Referenz-Metallsinusoide
segmentiert. Zum Vergleich sind in Abbildung und die durch die
Quadtree-Zerlegung bestimmten Metallsinusoide und die Referenz-Metallsinusoide
dem Sinogramm iiberlagert dargestellt. Bei der Quadtree-Zerlegung werden auch eini-
ge Uberginge zwischen homogenen Bereichen segmentiert. Dieser Effekt ist abhiingig
von der gewihlten Einbettung des Sinogramms in eine Nullmatrix mit Kanten, deren
Linge einer Zweierpotenz entspricht und kann durch die Berechnung der Schnitt-
mengen der Quadtree-Zerlegungen bei unterschiedlichen Einbettungen vermindert
werden.

0 f[rad] ™ 0 f[rad] T
(a) (b)

Abbildung 2.19: (a) Quadtree-Zerlegung der Pseudorohdaten aus Abbildung R.§: Die Un-
terbdume der Grofe 1 x 1 (weifs), 2 x 2 (hellgrau) und 4 x 4 (dunkelgrau)
reprisentieren die inhomogenen Bereiche des Sinogramms. (b) Uberla-
gerung aller Unterbdume (weif) mit den Metallsinusoiden aus Abbil-
dung P7. (wird fortgesetzt)
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0 O[rad] T 0 O[rad] T
(c) (d)

Abbildung 2.19: (Fortsetzung) (c¢) Sinogramm {iberlagert mit segmentierter Menge. (d)
Zum Vergleich: Sinogramm iiberlagert mit Referenz-Metallsinusoide (wie

Abbildung P8(b])).

2.4.2 Texturanalyse

Das erhohte Rauschen innerhalb der Metallsinusoide lasst sich als Textur der Me-
tallsinusoide interpretieren. Diese wird im Folgenden mittels Cooccurrence-Matrizen
(siehe 73, Kap. 5.1.1]) bestimmt. Es folgt hier nur eine knappe Beschreibung der Be-
stimmung von Texturen anhand dieser Matrix. Fiir weitergehende Informationen zu
diesen und anderen Texturanalyseverfahren sei auf Lehrbiicher zur Bildverarbeitung,

etwa |, B3, B8 [[3. P3, P4. [16, [51], ROf] verwiesen.

Sei zuerst f : N,;, xIN,, = G ein Grauwertbild mit der Grauwertmenge G und v € Z x
Z ein Vektor mit ganzzahligen Komponenten. Weiterhin sei (¢, ) das zweidimensionale
Grauwerthistogramm der absoluten Haufigkeiten mit den Eintrigen

(i,))EGXG
Die Cooccurrence-Matrix C, von f ergibt sich daraus durch Normierung zu:
1
— (Cv) - 2.8
> ov(ing) e) (28)

(4,J)EGXG

Cy :GxG—=[0,1], (z,y)—

Basierend auf der Cooccurrence-Matrix wurden von Haralick et al. mehrere Textur-

merkmale definiert |3, Kap. 5.1.1], |[4|, [[16, Kap. 6.2.3], [I[5], Kap. 16.6.5], |00,
Kap. 8|. Eines dieser Texturmerkmale ist die Lokale Homogenitit beziehungsweise

Inverse Difference Moment (IDM):

Cy (k1)

(k1)EGXG

(2.9)
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Hierbei gilt: Je dichter die Eintrdge von Cy in der Ndhe der Hauptdiagonalen liegen,
desto homogener ist f und desto grofer wird offensichtlich auch IDM. Ist f vollig ho-
mogen, so enthélt C, nur einen einzigen Eintrag auf der Hauptdiagonalen und IDM

nimmt den Wert Eins an. Der Aufwand zur Berechnung der Cooccurrence-Matrix ei-
nes Bildes der Grofe IN,,, xIN,, und |G| Graustufen betrigt O(mn+|G/|?).

Das Texturmerkmal IDM wird im Folgenden zur Analyse der lokalen Textur im Sino-
gramm verwendet. Dazu wird das Texturmerkmal fiir jedes Pixel aus einer Pixelum-
gebung von 21 x 21 Pixel bestimmt. Um den Rand des Sinogramms nicht gesondert
betrachten zu miissen, wird das Sinogramm links und rechts gemaf der Symmetrie-
bedingung ([[.§) zyklisch fortgesetzt, wobei die Spalten jeweils an der 6-Achse gespie-
gelt werden. Nach oben und unten wird das Sinogramm durch Nulleintrige ergénzt.
Insgesamt werden so viele Spalten und Zeilen hinzugefiigt, dass zu jedem Pixel des Si-
nogramms eine geniigend grofte Umgebung zur Berechnung der Cooccurrence-Matrix
vorhanden ist. Zur Berechnung eines weitgehend richtungsunabhingigen Texturma-
fes werden vier Cooccurrence-Matrizen Cy, mit v = (1,0):, v = (1,1)}, v = (0,1)
und v = (—1,1)" bestimmt und daraus durch pixelweise Mittelung eine Matrix P
errechnet (vgl. [LI6]). Im Weiteren wird anhand dieser Matrizen das Texturmerkmal
IDM ermittelt.

Sinogramme haben im Allgemeinen ein sehr grofes Intensititsspektrum. Das fiihrt
einerseits zu hohem Speicher- und Rechenaufwand zur Berechnung von P und ande-
rerseits zu diinn besetzten Matrizen P, die keine sinnvollen statistischen Aussagen
ermOglichen [[57]]. Deshalb geschieht die Berechnung der Texturmerkmale auf Basis
eines auf 64 Graustufen quantisierten Sinogramms. In Abbildung wird das
aus dem Sinogramm in Abbildung P.§ berechnete Texturbild gezeigt. Die Berech-
nung dauert 10 Minuten. Bei einem Schwellwert von 0,81 ergibt sich das in Abbil-

dung hell dargestellte Bild. Zur Vergleichbarkeit mit Abbildung wur-
den die Referenz-Metallsinusoide iiberlagert. Zwischen der Quadtree-Segmentierung

in Abbildung und dem Texturbild in Abbildung sind groke Ahnlich-
keiten zu erkennen, wobei das Texturbild weniger segmentierte Pixel in grofer Ent-
fernung zu den Referenz-Metallsinusoiden aufweist und daher insgesamt ein besseres
Ergebnis liefert.

2.4.3 Waveletanalyse

Innerhalb der Metallsinusoide sind aufgrund des Rauschens mit hoher Varianz hoch-
frequente Intensitiatsspriinge mit haufig grofser Amplitude innerhalb der Spalten zu
erwarten. Zur Detektion derartiger Bereiche eignen sich Waveletanalysen der ein-
zelnen Spalten. Die Wavelettransformation wird im Folgenden als bekannt vorausge-
setzt. Grundlegende Definitionen und Eigenschaften finden sich im Anhang A2
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0 f[rad] T 0 f[rad] T
(a) (b)

Abbildung 2.20: (a) Texturmerkmal IDM (invertierte Darstellung). (b) Schwellwertseg-
mentierung von (a), iiberlagert mit den Metallsinusoiden aus Abbil-

dung PR3

‘Wahl des Wavelets

Fiir ein Wavelet mit p verschwindenden Momenten verschwinden @@(w) und die ersten
p— 1 Ableitungen fiir w = 0 [I29, Kap. 7.2|. Daraus folgt, dass der Mittelwert von ¢
verschwindet und die Amplituden von 1& fiir niederfrequente w desto geringer sind, je
groker p ist [[4F]. Je hoher die Anzahl verschwindender Momente eines Wavelets )
ist, desto starker werden also bei der Waveletzerlegung die niedrigen Frequenzanteile
unterdriickt. Damit die hochfrequenten Rauschbereiche sich deutlich von der Umge-
bung abheben, wird in dieser Arbeit ein Wavelet mit 6 verschwindenden Momenten
gewdhlt.

Ein weiteres Auswahlkriterium ist die Symmetrie von 1. Ist 1) symmetrisch beziiglich
t = to, das heilt ¥ (t — o) ist gerade beziehungsweise ungerade, weist es eine lineare
Phase auf [I47, Kap. 5.7.3|. Diese ist eine wichtige Eigenschaft, um die Segmentierung
exakt durchfiihren zu kénnen. Zur effizienten Berechnung der Wavelettransformation
muss 1 einen kompakten Tréger haben. Orthogonale Wavelets konnen nicht gleich-
zeitig symmetrisch sein und einen kompakten Trager besitzen, biorthogonale Wave-
lets hingegen konnen beide Eigenschaften erfiillen [Bf, Kap. 8]. Aus diesem Grund
wird im Folgenden ein symmetrisches biorthogonales Spline-Wavelet mit 6 verschwin-
denden Momenten gewéhlt, dessen Konstruktion in [Bf, Kap. 8.3] beschrieben ist?3.
Dieses wird im Weiteren mit v, der dazu korrespondierende Wavelet-Faltungskern
(vgl. Anh. &) mit g, bezeichnet. In Abbildung B21 ist das Wavelet und die Uber-
tragungsfunktion von g, dargestellt. Daraus geht die Ddmpfung tiefer Frequenzen
deutlich hervor.

BDieses Wavelet triigt in Matlab die Bezeichnung bior6.8.
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Abbildung 2.21: (a) Biorthogonales Spline-Wavelet 1. (b) Ubertragungsfunktion des
Wavelet-Faltungskernes gy .

Faltung mit dem Wavelet-Faltungskern

In Abschnitt .3 wurde gezeigt, dass die Pseudorohdaten ein besonders hochfrequen-
tes Rauschen entlang der Spalten aufweisen. Deshalb resultiert aus jeweils entlang
der Spalten durchgefiihrten Waveletzerlegungen das beste Segmentierungsergebnis. In
Abbildung .29 wird exemplarisch aus den Pseudorohdaten der Abbildung ei-
ne Spalte ausgewéhlt (Abb. P.22{a) und P:22(b)) und darauf eine kontinuierliche Wa-
veletzerlegung durchgefiihrt. Diese wird in Abbildung dargestellt, wobei hel-
le Bildbereiche mit betragsméfkig hohen Intensititen korrespondieren. Zur besseren
Darstellung werden auferdem die Intensitatsprofile fiir die Skalen b =1, b= 3, b = 5,
b= 7 und b = 10 in den Abbildungen P.22(d] bis R.22(h) exemplarisch gezeigt. Die in
den Pseudorohdaten messbare Rauschfrequenz ist unter anderem von der Abtastung
des Rekonstruktionsbildes abhingig. Aus den Intensitétsprofilen ist zu erkennen, dass
fiir die gewéhlte Abtastung mit 720 Detektoren fiir ein Bild der Groéfe 512 x 512 die
Metallsinusoide unter b = 3 besonders gut vom restlichen Sinogramm getrennt wird?*.
Da jedoch auch fiir b = 1 eine sehr gute Trennung moglich ist, wird aus Effizienz-
griinden ausschlieflich die feinste Skalierungsstufe verwendet. Die Berechnung der
Detailkoeffizienten erfolgt iiber eine Faltung mit g,[¢]. Damit der Faltungskern keine
Phase hat, werden die Koeffizienten so gewéhlt, dass gy [i] = g,4[—i]. Die entsprechen-
den Koeffizienten sind in Tabelle aufgelistet.

Der Aufwand zur Berechnung der Faltung ist linear in der Bildgrofe. Fiir Sinogram-
me der Grofke 729 x1.024 dauert die Faltung 0,1 Sekunden. Damit ist dieses Verfahren
das schnellste der drei untersuchten Verfahren. Das Resultat der Faltung der Pseu-
dorohdaten in Abbildung wird in Abbildung dargestellt. In der Nahe der

2Vergleiche dazu etwa die Intensitiiten in den Abbildungen P.22(d) und R.22(e).
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(b) Intensitétsprofil der ausgewéhlten Sinogrammspalte f:r(~,01). Grau hinterlegte Bereiche:
Referenz-Metallsinusoide.
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(d) Intensititsprofil aus (c): [#fy (-, 61)]( 1)

Abbildung 2.22: Waveletanalyse einer Sinogrammspalte (Fortsetzung auf nachster Seite).
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(e) Intensitétsprofil aus (c): [W¢fr(-,01)](-,3)
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(h) Intensitétsprofil aus (c): [W¢fr(',91)](‘, 10)

Abbildung 2.22: (Fortsetzung) Waveletanalyse einer Sinogrammspalte.
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i guli]

0 0,75801
+1  —0,41785
+2  —0,040368
+3  0,078722
+4  0,014468
+5 —0,014426

Tabelle 2.1: Koeffizienten des Faltungskernes gy.

Referenz-Metallsinusoide ist die Menge der Pixel mit betragsmifig hoher Intensitét
dhnlich wie die Segmentierungsergebnisse durch die beiden anderen Verfahren in die-
sem Bereich. Im Gegensatz zu der Quadtree-Zerlegung und der Texturanalyse liefert
die Waveletanalyse nur im Bereich der Metallsinusoide hohe Intensitdten und ist auch
aus diesem Grund den anderen beiden Verfahren vorzuziehen. Im Folgenden wird ein
Verfahren zur automatischen Segmentierung der Metallsinusoide aus dem Bild der
gefalteten Pseudorohdaten vorgestellt.

0 f[rad] T 0 f[rad] s
(a) (b)

Abbildung 2.23: (a) Mit g, gefaltete Pseudorohdaten (Schérfe kiinstlich erhéht). (b) Ge-
faltete Pseudorohdaten iiberlagert mit den Metallsinusoiden aus Abbil-

dung P.1.

Segmentierung der Metallsinusoide

Da das Vorzeichen der gefalteten Pseudorohdaten fiir die Segmentierung keine Rolle
spielt, werden im Folgenden, anders als in Abbildung dargestellt, die betrags-
mékigen Intensitéten

.ﬂ = |f~r *] gwl

betrachtet. Das Histogramm des auf diese Weise modifizierten Sinogramms ist in
Abbildung zu sehen. Die Grauwerte sind hierbei auf das Intervall [0, 1] ab-



76 2 Reduktion von Metallartefakten in C'T-Schnittbildern

gebildet. Dieses Histogramm ist unimodal und eignet sich deshalb fiir eine even-
tuelle Klassifizierung. Das Ziel im Folgenden ist es, durch geeignete Modifikation
von fr’ ein Sinogramm zu erhalten, aus dem anhand seines Histogramms eine au-
tomatische Trennung der Metallsinusoide von dem restlichen Sinogramm moglich
ist.

Sei g : R = R eine Funktion. Dann bezeichne im Folgenden g(f;{) die pixelweise
Auswertung des Sinogramms unter g. Sei weiter h das Histogramm einer Funktion.

Das in Abbildung dargestellte Sinogramm h(\/fT;) hat bereits einen bimo-
dalen Charakter (vgl. Abb. P.24(a))). Die beiden Moden reprisentieren jedoch die
Pixel mit der Intensitdt Null von Pixeln mit nichtverschwindender Intensitit. Wie
im Folgenden gezeigt wird, eignet sich zur Segmentierung das Histogramm h(ln(fr’))
Dies ergibt sich aus den Eigenschaften der Faltung und der Rauschvarianz in den

Pseudorohdaten fr.
4
x 10

0.6 0.8 Lo f[rad| T
(b)

Abbildung 2.24: (a) Grauwerthistogramme h(f,f) und h(\/f;) der absoluten Héufigkei-
ten nach Quantisierung auf 256 Graustufen im Intervall [0,1]. Darstel-
lung des Wertebereichs [0,40.000]. Die Werte an der Stelle Null betragen

h(f:;)[()] = 364.590 und h(\/]?;) [0] = 72.050. (b) Sinogramm \/f?; (inver-
tierte Darstellung).

Sei ¢ : [a,b] — R eine Spalte des Sinogramms f,, die mit g, gefaltet wird. Um
keine gesonderte Behandlung der Riénder durchfiihren zu miissen, wird das gefaltete
Signal nur innerhalb des Teilintervalls [@/, b] := [a 4+ 5, b — 5] betrachtet, in dem sich
Effekte an den Réandern nicht auf das Ergebnis der Faltung auswirken. Die Faltung
ist linear, folglich gilt (aq) * g = a(q * g). Da 9 sechs verschwindende Momente
hat und damit orthogonal zu Polynomen fiinften Grades ist, verschwindet bei der
Faltung mit g, der Mittelwert. Des Weiteren werden niedrigfrequente Signalanteile
stark gedampft (vgl. Abb. P.2I(b]). Dies wird in Abbildung B.25 an einem Beispiel
verdeutlicht. Die Abbildung stellt ein Signal ¢ dar, das sich in zwei Teilintervallen
[a;,b;] und [a;, b;] durch einen konstanten Versatz und eine Skalierung unterscheidet.
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Nach Faltung unterscheiden sich dann die Intensitéten in [a}, b;] von den Intensitéten

in [a},b}] nur durch den Skalierungsfaktor.

W R

a a' b,.l b. a a' » b,

! J J J

Abbildung 2.25: Faltung einer Funktion ¢ mit g;. An vier Positionen ist ein typischer
Faltungskern diinn eingezeichnet.

Aus der in Abbildung dargestellten Ubertragungsfunktion von g ist zu ent-
nehmen, dass hohe Frequenzen bei der Faltung nahezu unverdndert bleiben. Die
Amplitude des gefilterten Signals hiangt fiir lokale Signalabschnitte hoher Frequenz
also nur von der Amplitude des Signals ab. Das bedeutet aber, dass die Varianz
des hochfrequenten Rauschens die Intensitit des gefalteten Signals mafgeblich be-
einflusst. Da diese exponentiell mit der Intensitit des unverrauschten Sinogramms
f wiichst, ergibt sich somit eine exponentielle Intensititszunahme in den gefalteten
Pseudorohdaten von den Bereichen auflerhalb der Metallsinusoide hin zu den Berei-
chen innerhalb der Metallsinusoide. Das fiihrt im Histogramm zu einer Streckung der
Dichte, die mit den Pixeln innerhalb der Metallsinusoide korrespondiert. So liegt bei-
spielsweise der manuell ermittelte Schwellwert zur Trennung der Metallsinusoide vom

restlichen Sinogramm im Histogramm h(fr) bei 0,03.

Das Histogramm h(In(f’ + 1)) wird in Abbildung dargestellt. Dieses weist
aber auch nur die beiden Moden, ndmlich 0 und das restliche Histogramm, auf.
Zwischen 0,5 und 1 ist jedoch ein Plateau zu erkennen, das sich, wie skizziert, aus
einer Uberlagerung von zwei Dichten ergeben kann. Eine Schwellwertsegmentierung
mit T = 0,72, das heifit an dem Schnittpunkt der beiden skizzierten Dichten, fiihrt
zu dem in Abbildung dargestellten Segmentierungsergebnis. Dieses deckt sich
weitgehend mit der Menge betragsmifig hoher Intensititen in Abbildung P.23. Dies
ist ein Indiz fiir die Existenz eines dritten Modus.
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Abbildung 2.26: (a) Grauwerthistogramm h(In(f’ + 1)). Es wird nur der Wertebereichs
[0,8.000] dargestellt. An der Stelle Null betrégt der Wert des Histo-
gramms 69.612. Die manuell geschétzten Dichten fiir die nichtverschwin-
denden Werte im Sinogramm auferhalb der Metallsinusoide und die
Werte innerhalb der Metallsinusoide sind gestrichelt dargestellt. (b) Seg-

mentierung des Sinogramms In(f/ + 1) bei T = 0,72.

Um die Segmentierung robust anhand des Histogramms durchfiihren zu konnen, ist es

sinnvoll, die gefalteten Pseudorohdaten f;ﬁ vor der Logarithmierung zu gliatten um die
Varianz der Intensitiiten von Pixeln aus den einzelnen Moden und damit den Uber-
lappungsbereich der Moden zu reduzieren. In diesem Fall wird aus den Werten des
geglitteten Sinogrammes kein Rekonstruktionsbild erzeugt. Vielmehr stehen hier die
geometrischen Eigenschaften des Zusammenhanges der Metallsinusoide in [- und 6-
Richtung (s. Kap. [[.§) im Vordergrund. Deshalb wird trotz der in Kapitel P-T.] ange-
stellten Uberlegung zur Verwendung zweidimensionaler Faltungskernes zur Glittung
in Sinogrammen ein zweidimensionaler Faltungskern verwendet. Es hat sich gezeigt,
dass sich der normierte zweidimensionale rotationssymmetrische Gaufk-Faltungskern
hy, der Groke n x n und der Standardabweichung o sehr gut fiir diese Anwendung
eignet?. Seine Koeffizienten ergeben sich wie folgt:

)i v sl -y Gy = o (2.10)

> hg(i,])

0<i,j<n

hgg(la]) =

Fiir die Standardabweichung wurde experimentell ein Wert von fiinf Pixeln ermit-
telt und die Groke des Faltungskernes mit 35 x 35 Pixeln so gewihlt, dass 99,9%
der Gesamtintensitit der zweidimensionalen Gaufdichte im Faltungskern enthalten
ist. Die maximale Intensitdt am Rand des Faltungskernes betrigt nach der Normie-
rung 1,97 - 107° und damit ungefihr 0,3% des globalen Maximums. Der normierte

ZDer Faltungskern wurde fiir Sinogramme der in dieser Arbeit hauptsiichlich verwendeten Grofe
von 1.024 x 768 Pixel getestet. Fiir Sinogramme abweichender Ausmafe muss gegebenenfalls eine
Anpassung der Filtergrofie und -geometrie durchgefiihrt werden.
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Faltungskern wird in Abbildung .27 dargestellt. Damit die Faltung am Rand des
Sinogramms ohne Ausnahmebehandlung erfolgen kann, wird das Sinogramm vor der
Faltung, wie bei der Bestimmung des Texturmafes IDM (s. Kap. :4.3), nach oben

und unten durch Nulleintrige, nach links und rechts durch zyklische Fortsetzung mit
den an der #-Achse gespiegelten Spalten ergéinzt.

x 10

Abbildung 2.27: Gauf-Faltungskern. Fenstergrofte: 35 x 35 Pixel, Standardabweichung;:
5 Pixel.

In Abbildung wird das Histogramm des geglitteten und logarithmierten Si-

nogrammes f; dargestellt. In diesem Histogramm sind die drei Moden sehr gut un-
terscheidbar. Es gibt zahlreiche Moglichkeiten zur Bestimmung eines Schwellwerts
anhand des Histogramms |[], £3, [76, [89]. In dieser Arbeit wird der Schwellwert
nach dem ,MINIMUM*“Verfahren von Prewitt und Mendelsohn bestimmt [pJ]. Da-
bei wird der minimale Wert zwischen den beiden Maxima des zweiten und drit-
ten Modus gewéhlt. Es wird hierbei davon ausgegangen, dass die Anzahl der Pixel
innerhalb der Metallsinusoide geringer ist als die Anzahl der restlichen Pixel und
deshalb das Maximum im Histogramm von der Grauwertverteilung der Sinogram-
mintensitdten aufserhalb der Metallsinusoide eingenommen wird. Zur Bestimmung
des gesuchten Minimums wird das Histogramm von rechts nach links durchlaufen
und das am weitesten rechts gelegene Maximum bestimmt. Entspricht dieses dem
globalen Maximum, ist die Anzahl der Pixel innerhalb der Metallsinusoide zu ge-
ring, um einen Schwellwert anhand des Sinogramms zu bestimmen. In diesem Fall
wird eine Warnmeldung ausgegeben und der Schwellwert konstant bei dem empi-
risch ermittelten Wert T' = 0,85 gewiihlt?®. Als Beispiel ist in Abbildung ein
nahezu artefaktfreier Datensatz dargestellt. Das erste Maximum 7" = 0,53 im ge-
glitteten Histogramm (s. Abb. .29(D)) entspricht dem globalen Maximum. Bei die-
sem Schwellwert, wird der grofte Teil des Sinogramms segmentiert (s. Abb. B.29(c})).
Eine Artefaktreduktion mit dem im Kapitel 2.5 vorgestellten neuen Verfahren RF-

26Bei allen untersuchten CT-Daten, in denen dieser Fall auftrat, fiihrte die Modifikation der Pseu-
dorohdaten innerhalb der bei T' = 0,85 segmentierten Menge mit dem weiter unten beschriebenen
Verfahren zu einer Reduktion der Metallartefakte.
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MAR liefert ein sehr unscharfes Bild (s. Abb. P:29(e])]). Die Wahl des Schwellwertes
T = 0,85 fithrt zur Segmentierung der in Abbildung Menge. In diesem Fall
liefert REMAR ein Bild, das sich nur unwesentlich vom originalen Bild unterscheidet

(s. Abb. 29(T)).

Liegt das Maximum rechts von dem globalen Maximum, wird der Schwellwert an
der Stelle des Minimums zwischen diesem und dem globalen Maximum gewihlt.
Eine Gldttung des Histogramms mit einem Blackmanfenster (s. Kap. P, [[47]) ent-
fernt die hochfrequenten Anteile des Histogrammverlaufs und vereinfacht dadurch
die Bestimmung der Extrema. Die Linge des verwendeten Blackmanfenster betragt
hierbei 10% der im Histogramm betrachteten Grauwerte. In Abbildung P.28(b]| wird
das gegliattete Histogramm mit dem daraus automatisch bestimmten Schwellwert
T = 0,7838 dargestellt. Eine Schwellwertsegmentierung des geglidtteten und logarith-

mierten Sinogramms fv;( mit diesem Wert fiihrt zu dem in AbbildungP.3(] dargestellten
Ergebnis.
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(a) (b)

Abbildung 2.28: (a) Histogramm nach Glattung und Logarithmierung des Sinogramms

f; (b) Gegléttetes Histogramm. Zwischen dem zweiten und dritten Ma-
ximum wurde automatisch ein Schwellwert von 0,7838 bestimmt.

Die Intensitéiten der gefalteten Pseudorohdaten f; werden als double-Werte gespei-
chert und miissen daher vor Erstellung des Histogramms quantisiert werden. In der
Abbildung P.3T] werden die errechneten Schwellwerte in Abhéngigkeit von der An-
zahl der Quantisierungsstufen aufgetragen. Betrachtet werden hierbei die Ergebnisse
fiir 300 bis 10.000 Quantisierungsstufen. Die ermittelten Schwellwerte streuen um
einen festen Wert. Mit zunehmender Anzahl von Quantisierungsstufen nimmt die
Streuung ab. In dieser Arbeit werden 5.000 Quantisierungsstufen zur Erstellung des
Histogramms verwendet.

In Abbildung werden einerseits die Referenz-Metallsinusoide zu dem artefakt-
behafteten CT-Bild aus Abbildung sowie andererseits die anhand der be-
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(a) Z = 476, B = 3000 (b)

(e) Z =476, B = 3000 (f) Z =476, B = 3000

Abbildung 2.29: (a) Original. (b) Geglittetes Histogramm. (¢) Schwellwertsegmentierung
bei T = 0,53. (d) Schwellwertsegmentierung bei T' = 0,85. (e) Artefakt-
reduziertes Bild mit 7' = 0,53. (f) Artefaktreduziertes Bild mit 7" = 0,85.



&2 2 Reduktion von Metallartefakten in C'T-Schnittbildern

0 f[rad] T 0 f[rad] ™
(a) invertiert (b)

Abbildung 2.30: (a) Sinogramm f,’., gegliattet mit Gaufsfaltungskern. (b) Automatisch seg-
mentierte Metallsinusoide iiberlagert mit Referenz-Metallsinusoiden.

Schwellwert

0,78 I I I I I I I I I
o 1.000 2.000 3.000 4.000 5.000 6.000 7.000 8.000 9.000 10.00(

Anzahl der Quantisierungsstufen

Abbildung 2.31: Errechnete Schwellwerte in Abhéngigkeit zur Anzahl der Quantisie-
rungsstufen.
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schriebenen Waveletanalyse segmentierten Metallsinusoide rekonstruiert. Dabei wird
ein groferer Bildausschnitt rekonstruiert als das urspriingliche CT-Bild, wie in Ab-
bildung dargestellt. Wiahrend die rekonstruierten Referenz-Metallsinusoide
erwartungsgeméf innerhalb des urspriinglichen CT-Bildes liegen (s. Abb. P.32(b)),
erstrecken sich die rekonstruierten segmentierten Metallsinusoide deutlich auf Berei-
che auferhalb des urspriinglichen CT-Bildes (s. Abb. P.32{c]), die offensichtlich arte-
faktverursachende Metalle auferhalb der ROI enthalten.

(a) (b) (¢)

Abbildung 2.32: Rekonstruktion der Referenz-Metallsinusoide (b) sowie der mit der Wa-
veletanalyse segmentierten Metallsinusoide (¢) in dem in (a) dargestell-
ten Ausschnitt. Der weife Rahmen in (b) und (c) entspricht der Position
des urspriinglichen CT-Bildes.

Die einzelnen Schritte des beschriebenen Verfahrens zur automatischen Segmentie-
rung der Metallsinusoide werden in dem Aktivitdtsdiagramm in Abbildung P.33 zu-
sammengefasst dargestellt. Der Gesamtaufwand steigt linear mit der Bildgrofe. Fiir
Sinogramme der Gréfe 729 x 1.024 ergibt sich eine Laufzeit von insgesamt 0,2 Sekun-
den. Die Intensitit von Defektpixeln in den Pseudorohdaten aufgrund von Rauschar-
tefakten ist unter anderem von der Strecke, die die korrespondierenden Artefakt-
strahlen im Rekonstruktionsbild zuriicklegen. Eine Normierung der Pseudorohdaten
beziiglich der Lingen der zugehorigen Geradenabschnitte im Rekonstruktionsbild
konnte somit zu noch exakteren Segmentierungsergebnissen fiihren. Fiir den Einsatz
bei dem im Folgenden beschriebenen neuen Verfahren zur Metallartefaktreduktion
resultieren indes bereits mit dem beschriebenen Vorgehen sehr gute Ergebnisse, so
dass eine derartige Normierung im Rahmen dieser Arbeit nicht ndher untersucht
wird.
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rutomatische Segmentierung von Metallsinusoiden

Pseudorohdaten { Einbettung H Faltung mit g, H Bﬁ?g&ﬁﬁ?};g j

Metallsinusoide e( Segmentierung Hﬁistogrammanalysae( Logarithmierungj
L g J

Abbildung 2.33: Aktivititsdiagramm fiir das beschriebene Verfahren zur automatischen

Segmentierung von Metallsinusoiden.

2.5 Neues Verfahren zur Metallartefaktreduktion
(RFMAR)

Herkémmliche Verfahren zur Reduktion von Metallartefakten setzen voraus, dass die
Rohdaten verfiighar sind, oder zumindest alle artefaktverursachenden Metalle voll-
standig im Rekonstruktionsbild enthalten sind. In der Praxis ist jedoch haufig keine
der beiden Annahmen erfiillt und deshalb eine Artefaktreduktion mit bisherigen Ver-
fahren nicht moglich. Eine Anwendung dieser Verfahren auf Pseudorohdaten anstelle
der urspriinglichen Rohdaten scheitert hiufig an der Segmentierung der Metallsinu-
soide beziehungsweise an der Schitzung des Rauschens. Eine Schitzung des Rau-
schens beispielsweise anhand der Pixelintensitdten wie bei der adaptiven Filterung
fithrt hdufig zu vollig falschen Ergebnissen, wie im Kapitel .3 in der Abbildung P9
eindriicklich gezeigt wird.

Im Rahmen dieser Arbeit wurde ein neues Verfahren entwickelt, das
e automatisch ablauft,
e die urspriinglichen Rohdaten nicht benétigt,
e robust gegeniiber Clipping im Rekonstruktionsbild sowie

e robust gegeniiber im Rekonstruktionsbild unvollstindig abgebildeter Metalle
ist.

Durch dieses Verfahren ist es in vielen Anwendungsfillen aus der Praxis iiberhaupt
erst moglich, eine Reduktion von Metallartefakten durchzufiihren. Die zweite der
aufgefithrten Eigenschaften gibt dem Verfahren seinen Namen Rohdatenfreies Me-
tallartefaktreduktionsverfahren (RFMAR). Aufgrund der im Allgemeinen sehr hohen
Laufzeit iterativer Verfahren (vgl. Kap. 2.1.9) wird RFMAR aus Effizienzgriinden als
direktes Verfahren realisiert.
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RFMAR wurde speziell zur Reduktion von Rauschartefakten entwickelt. Wahrend
viele Metallartefakte CT-Bilder hauptséichlich in einem lokalen Bereich um die Me-
talle storen, ergeben sich durch Rauschartefakte im Allgemeinen globale Storungen
des gesamten Bildes. Selbst Bildbereiche, die weit von den Metallen entfernt liegen,
sind dadurch zum Teil so stark gestort, dass eine Weiterverarbeitung schwer oder gar
nicht moglich ist. Eine Reduktion der Rauschartefakte fiithrt deshalb im Allgemeinen
zu einer Verbesserung des gesamten Bildes.

Bei der Rekonstruktion von CT-Bildern mit der gefilterten Riickprojektion ist die
Wahl des Rekonstruktionsfilters entscheidend fiir die Qualitdt des Rekonstrukti-
onsbildes. Je stirker hohe Frequenzen gefiltert werden, desto geringer wirken sich
Rauschartefakte auf das Bild aus. Gleichzeitig sinkt jedoch auch die Bildschérfe
(vgl. Kap. [4). Durch gezielte lokale Filterung lassen sich hingegen Rekonstrukti-
onsbilder mit nahezu unveréinderter Bildschérfe erzeugen, in denen ein Grofteil der
Rauschartefakte entfernt ist. Dieser Ansatz wird bei REMAR verfolgt. Hierzu wird
ein stark tiefpassgefilterter Pseudorohdatensatz erzeugt und pixelweise konvex mit
den unverinderten Pseudorohdaten kombiniert. Die Gewichte der Konvexkombinati-
on bestimmen sich hierbei anhand der automatisch segmentierten Metallsinusoide. Im
Folgenden wird zunichst das verwendete Tiefpassfilter und darauf die Realisierung
der Konvexkombinationen beschrieben.

2.5.1 Tiefpassfilterung

In Kapitel 2.4.3 wurde exemplarisch gezeigt, dass das Rauschen im Defektsinogramm
entlang der Spalten besonders dominant in den hohen Frequenzen ist. Zur effektiven
Unterdriickung dieses Rauschens wird ein Filter benotigt, das hohe Frequenzen beson-
ders stark ddmpft. Das Blackmanfenster ist ein in der Signalverarbeitung bekanntes
FIR-Filter?”, das sich besonders gut zur Démpfung hoher Frequenzen eignet [[[0g).
Der diskrete Blackmanfaltungskern der Linge n ergibt sich nach [[06, Kap. 5.3.3],

[[47, Kap. 7.2], [[57, Kap. 9.4.3] zu

0 ':{ 0,42 — 0,5 cos (2m—-) + 0,08 cos (47

n—1 nil)’ 0§Z<n’

0, sonst. (2.11)

bm

Wie im Folgenden gezeigt wird, ist es wichtig, dass der Faltungskern eine ungerade
Lange hat und normiert ist. Weist der Faltungskern eine nichtverschwindende Phase
auf, findet eine Verschiebung in den Sinogrammspalten statt, die zur Verletzung der
Symmetriebedingung ([[.§) fiihrt. Daraus resultieren Artefakte im Rekonstruktions-
bild. Ist der Faltungskern h symmetrisch mit h[n| = h[—n], weist er keine Phase auf
(vgl. [T23, Kap. 4.1], [I47, Kap. 5.7.3]). Dazu muss offensichtlich die Linge des Fal-
tungskernes ungerade sein. Eine Anderung der mittleren Intensitiiten der gefilterten

2T Finite impulse response(FIR)-Filter haben einen korrespondierenden Faltungskern endlicher Liin-
ge.
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gegeniiber den urspriinglichen Pseudorohdaten fiihrt, da die gefilterte Riickprojekti-
on linear ist, zu einer Verdnderung der mittleren Hounsfield-Einheiten im gleichen
Verhéltnis. Da fiir die medizinische Diagnostik die absoluten Hounsfield-Einheiten
eine wichtige Rolle spielen, muss fiir eine Invarianz der Mittelwerte gesorgt werden.
Dies wird mit einem normierten Faltungskern h mit ) h[i] = 1 erreicht, denn dann
gilt fiir die Faltung mit einem Signal s

N-5=> s

Das in dieser Art erzeugte symmetrische und normierte Blackmanfenster wird im Wei-
teren als h, . bezeichnet. Seine Koeffizienten ergeben wie folgt:

bmn

> " slile® = 5[0] = 3[0JA[0] = N - s x h.

bml? + [5]]

225 Pl

In Abbildung P-34 wird exemplarisch der normierte Faltungskern h> sowie das Am-
plitudenspektrum seiner Ubertragungsfunktion dargestellt. Zum Vergleich werden
Das Rechteckfenster I1?° und das Dreieckfenster A%, zwei hiufig verwendete Fen-
ster, die zum Beispiel auch zur adaptiven Filterung in |[07, eingesetzt werden
(vgl. Kap. B-170)), zusammen mit ihrem Amplitudenspektren dargestellt. Im Vergleich
zu diesen beiden Fenstern zeigt das Blackmanfenster die beste Dadmpfung fiir hohe

Frequenzen.

0,1 ‘ ‘ T
-—---Rechteck 0 = = Rechteck ||
- - -Dreieck - - - Dreieck
0,08 —— Blackman | — Blackman
20t 1
m REAAS SN s
0,06 = YRRV ARY
) 2 40r [Pl [Ha 'I-' CERTE
= E hoyTh b
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i < V! |I ,' “ ,I
1 ] ]
002f 80} N i i
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(a) Faltungskerne

Kreisfrequenz @

(b) Ubertragungsfunktionen

Abbildung 2.34: (a) Faltungskerne I1?°, A% h25

i (b) Korrespondierende Amplituden-
spektren (logarithmiert).

Wie spéter gezeigt wird, setzt sich der modifizierte Pseudorohdatensatz im Wesentli-
chen innerhalb der Metallsinusoide aus den geglatteten und aufserhalb aus den unver-
dnderten Pseudorohdaten zusammen. Eine starke Glattung der Pseudorohdaten kann
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dort im Vergleich zu den unveréinderten Pseudorohdaten zu einer signifikanten Ande-
rung der mittleren Intensitidten innerhalb der Metallsinusoide fiihren. Sinusoide, die
im modifizierten Sinogramm sowohl innerhalb als auch auferhalb der Metallsinusoi-
de verlaufen, erfahren dadurch eine lokale Verdnderung der mittleren Intensititen im
Bereich der Metallsinusoide. Dies wiederum fiihrt zu Artefakten, die den Strahlauf-
hartungsartefakten dhneln. Um diese Artefakte so gering wie moglich zu halten, ist es
notwendig, die Pseudorohdaten moglichst wenig zu glatten. In Abbildung ist
zu erkennen, dass der Blackmanfaltungskern aufgrund eines grokeren Ubergangsbe-
reiches zwischen Durchlass- und Sperrbereich tiefe Frequenzen weniger dampft und
dadurch weniger stark glittet als Rechteck- und Dreieckkerne gleicher Lange. Dies ist
ein weiterer Grund fiir die Verwendung des Blackmanfensters anstelle der beiden an-
deren Fenster. Durch Anderung der Fensterlinge lisst sich der Tiefpasscharakter des
Blackmanfensters verdndern. Zur Bestimmung einer optimalen Fensterlinge wurde
das stark mit Rauschartefakten behaftete CT-Bild aus Abbildung herangezo-
gen und dessen Pseudorohdaten entlang der Spalten mit unterschiedlich langen Black-
manfenstern gegliattet. Bei einer minimalen Linge von n = 25 waren nahezu keine
Rauschartefakte mehr im Rekonstruktionsbild zu erkennen. Das dabei rekonstruierte
Bild wird in Abbildung zusammen mit dem urspriinglichen Rekonstruktionsbild
jeweils in zwei unterschiedlichen Grauwertfensterungen dargestellt. Im geglitteten
Rekonstruktionsbild sind noch einige niederfrequente strahlenférmige Artefakte er-
kennbar?®, die den Bildeindruck jedoch weit weniger stéren als die hochfrequenten
Rauschartefakte in dem urspriinglichen CT-Bild. Strukturen in den Weichteilen, die
im urspriinglichen CT-Bild in Abbildung schlecht oder gar nicht erkennbar
sind, treten im geglitteten Bild in Abbildung deutlich hervor. Zum Ver-
gleich der Pseudorohdaten wird in den Abbildungen und R.35() jeweils der
identische Ausschnitt von den ungegliatteten und den gegliatteten Pseudorohdaten
dargestellt. Wahrend das Rauschen innerhalb der Metallsinusoide weitgehend ver-
schwindet, bleiben die groben Strukturen weiterhin erhalten. Dies ist besonders gut
anhand der in Abbildung dargestellten Intensititsverldufe einer Sinogramm-
spalte vor und nach der Glittung?® sichtbar. Der Faltungskern h#> wird im Weiteren
generell zur Glittung der Pseudorohdaten verwendet®’. In den untersuchten Daten-
sidtzen konnten hiermit sehr gute Erfolge verzeichnet werden, wie in Kapitel .9 in
einer Auswertung von mehreren Radiologen gezeigt wird.

28Hierbei handelt es sich vermutlich zumindest teilweise um Strahlaufhiirtungsartefakte.

2Wihrend die Standardabweichung zwischen den ungefilterten und den gefilterten Pseudorohdaten
innerhalb der Metallsinusoide 12.744 betrigt, liegt sie aufserhalb nur bei 4.058.

30Fiir einen Einsatz von RFMAR als interaktive Applikation wire eine Parametrisierung der Fen-
stergrofie moglich.
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(c) Ausschnitt aus (a) (d) Ausschnitt aus (b)

Abbildung 2.35: Tiefpassfilterung von Pseudorohdaten mit hZ . (a) Artefaktbehafte-
tes CT-Bild (identisch mit Abbildung [.TI(a)). (b) Rekonstruktionsbild
nach Glittung mit h#> (kiinstlich erhdhte Bildschirfe). (a) und (b):
Z =476, B = 3.000. (c) Ausschnitt aus (a), jedoch mit Grauwertfenster
Z = =24, B = 400. (d) Glattung mit Dreiecksfenster. Ausschnitt und
Grauwertfenster wie in (c¢). (¢) und (d): kiinstlich erhéhte Bildschérfe.

(Fortsetzung auf néchster Seite)



2.5 Neues Verfahren zur Metallartefaktreduktion (RFMAR) 89

— Sinogrammspalte ungeglittet
— Sinogrammspalte geglittet

Abbildung 2.35:

- I
-0.8 -0,6 -0,4 -0,2 0 0,2 0,4 0,6 0.8 1
!

()
(Fortsetzung) (e) Ausschnitt der Pseudorohdaten fr. (f) Ausschnitt der
geglitteten Pseudorohdaten f, RE . (e) und (f): kiinstlich erhdh-
te Bildschérfe. (g) Urspriingliche und gegléittete Sinogrammspalte wie
in Abbildung P.22 Der durch die Waveletanalyse segmentierte Bereich

ist grau hinterlegt, die Positionen der Referenz-Metallsinusoide sind als
Rechtecke eingezeichnet.
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2.5.2 Konvexe Kombinationen

Zur Reduktion von Rauschartefakten wird ein modifizierter Pseudorohdatensatz mit
Hilfe pixelweiser konvexer Kombinationen zwischen den unverdnderten und den ge-
gliatteten Pseudorohdaten erzeugt und daraus das artefaktreduzierte CT-Bild rekon-

struiert. Das heifst, das modifizierte Sinogramm f; ergibt sich zu:

1(1,60) = (1—wi(1,0))f + w1, 0)(f  hS,,). (2.12)

Hierbei bezeichnet w: die Gewichtsfunktion in Abhéngigkeit zum Sinogramm f.
Fir den im Weiteren ausschliefslich betrachteten Fall diskreter Sinogramme wird
w; als Matrix Wz = (w;(l,@)) interpretiert, die Gewichtsmatriz genannt wird.
Diese bestimmt entscheidend die Qualitdt des artefaktreduzierten Bildes. Kriteri-
en fir die Wahl der Matrixelemente beziehungsweise Gewichte ergeben sich aus
den Forderungen, die im Folgenden aufgestellt werden. Im Anschluss daran wird
der Aufbau der Gewichtsmatrix beschrieben. Eine ausfiihrliche Analyse der techni-
schen und diagnostischen Bildqualitit von REFMAR, folgt in den Kapiteln und

)

Forderungen an RFMAR

Die Praxistauglichkeit eines Artefaktreduktionsverfahrens hingt davon ab, ob

e im artefaktreduzierten Rekonstruktionsbild die Bildscharfe nahezu unverandert
gegeniiber der Schérfe im urspriinglichen CT-Bild ist,

e alle Rauschartefakte entfernt sind,
e keine neuen Artefakte entstehen und
e die Hounsfield-Einheiten der einzelnen Gewebe korrekt sind.

Idealerweise gilt dies im gesamten Rekonstruktionsbild. Haufig geniigt jedoch schon
eine Erfiillung in wesentlichen Teilen des Bildes. Dies wird fiir REMAR gefordert,
wobei alle Bereiche aufserhalb von Metallen, jeweils zuziiglich einem schmalen Umge-
bungsbereich, zu den wesentlichen Bereichen gezéhlt werden.

Wahl der Gewichte

Es wird zunéchst von einem Rohdatensatz ausgegangen, der bis auf ein Defektpixel
artefaktfrei ist. Dieses Defektpixel fiihrt zu Rauschartefakten im Rekonstruktions-
bild (vgl. Kap. [[.§). Die Gewichtsmatrix W habe lauter Nulleintrage bis auf eine
Umgebung des Defektpixels mit Einseintrigen innerhalb der Spalte, in der das De-

fektpixel liegt. Das modifizierte Sinogramm f; ist darauthin in der Umgebung des
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Defektpixels gegliattet. Dadurch weist die Umgebung des Defektpixels weniger ho-
he Frequenzen auf. Dies wiederum fiihrt zu einer Antwort geringerer Intensitit auf
das Rekonstruktionsfilter und damit zu einer Reduktion der Rauschartefakte im ar-
tefaktreduzierten Rekonstruktionsbild. Durch Variation der Gewichte zwischen Null
und Eins lassen sich die Werte im modifizierten Sinogramm kontinuierlich zwischen
den urspriinglichen und den geglitteten Werten verdndern. Bei genauerer Betrach-
tung zeigt sich, dass bei dem beschriebenen Verfahren auch neue Artefakte entste-
hen konnen. Aus der folgenden Analyse derartiger Artefakte ergeben sich wichtige
Kriterien fiir eine geeignete Wahl der Gewichte, um neue Artefakte mdglichst zu
vermeiden.

Zunichst wird der Ubergang zwischen Eins- und Nulleintrigen in W: innerhalb ei-
ner Spalte betrachtet. Dazu wird der bereits in Abbildung B.2 dargestellte exem-
plarische Ausschnitt einer Sinogrammspalte ein weiteres Mal herangezogen. In Ab-
bildung ist dieser nochmals abgebildet. Die durchgezogene Linie stellt den
urspriinglichen und die gepunktete Linie den geglidtteten Ausschnitt dar. Zusétzlich
ist ein Teil des Schaubilds grau hinterlegt. Dieser Bereich reprisentiert einen Aus-
schnitt der Gewichtsmatrix, in dem die Gewichte Eins betragen. In dem sich rechts
ab dem Abszissenwert 27 daran anschlieflenden Bereich habe sz Nulleintrige. Un-
ter Verwendung der beschriebenen Gewichte setzt sich das modifizierte Sinogramm
im grau hinterlegten Bereich aus dem geglitteten und sonst aus dem unverdnderten
Sinogramm zusammen. Das Resultat ist in Abbildung als gepunktete Linie
dargestellt. Am Ubergang ergibt sich ein deutlicher Sprung. Dieser wiederum fiihrt,
wie in Kapitel beschrieben, zu neuen Rauschartefakten. Derartige Spriinge treten
offensichtlich immer dann auf, wenn das urspriingliche und das geglittete Sinogramm
an der Ubergangsstelle differieren. Sie lassen sich jedoch vermeiden, indem statt ei-
nes harten Ubergangs zwischen den Gewichten Eins und Null ein weicher Ubergang
verwendet wird, wie es beispielsweise in Abbildung als gestrichelte Linie dar-
gestellt ist. Die Achsenbeschriftung fiir die Gewichtsfunktion befindet sich an der
rechten Seite des Schaubilds. Die Gewichte ergeben sich in diesem Fall durch Glét-
tung des harten Ubergangs mit einem Gauk-Faltungskern. Das daraus resultierende
modifizierte Sinogramm ist im Schaubild mit einer durchgezogenen Linie dargestellt.
Es weist im Ubergangsbereich keinen Sprung auf und fiihrt somit zu keinen neuen
Rauschartefakten.

Wenn ein Sinusoid im modifizierten Sinogramm in einigen Spalten geglittet und in
anderen nicht geglittet wird, treten Strahlaufhirtungsartefakte auf (s. Kap. [[.§).
Dies lédsst sich nicht vermeiden, solange das Sinogramm nicht vollstindig geglit-
tet wird. Durch eine moglichst vollstindige Glattung innerhalb der Metallsinusoide
werden jedoch zumindest neue, von den Metallen ausgehende Strahlaufhirtungsar-
tefakte vermieden. Aus diesem Grund ist es auch wichtig, dass die Werte innerhalb
der Metallsinusoide in der Gewichtsmatrix sich héchstens geringfiigig verdndern. Dies
bedeutet insbesondere, dass die Gewichte nicht kontinuierlich mit der beispielswei-
se anhand einer Waveletanalyse ermittelten Rauschintensitéit variiert werden soll-
ten.
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Die Bestimmung der Metallsinusoide erfolgt anhand der in Kapitel .4.3 beschriebe-
nen Waveletanalyse. Eventuell vorhandene kleine Locher in der segmentierten Menge
werden durch eine morphologische Dilatation (s. Anh. [&3)) geschlossen. Als Struk-
turelement B dient eine Kreisscheibe mit einem Radius von 5 Pixeln. Die Indika-
torfunktion der dilatierten Menge wird als initiale Gewichtsmatrix verwendet, die
anschliefend mit dem Gauf-Faltungskern h,, geglittet®® wird, um Sprungstellen an
den Ubergiingen zu vermeiden. Durch die Glittung reduzieren sich aber auch die
Gewichte am Rand der Menge, wodurch der Anteil ungeglétteter Sinogrammdaten
zunimmt. Die Kombination aus Dilatation und anschliefender Glittung sorgt da-
fiir, dass die Gewichte am Rand der segmentierten Menge nicht zu klein werden. So
betrigt beispielsweise das Gewicht nach der Glattung am Rand waagerecht verlaufen-
der Metallsinusoide ohne vorherige Dilatation 0,46. Wird die Menge vor der Glattung
morphologisch dilatiert, so ergibt sich an der gleichen Stelle ein Wert von 0,82. Um
die Faltung auch an den Réndern des Sinogramms durchfiihren zu kénnen, wird die-
ses durch das Hinzufiigen von Nullzeilen und gespiegelten Spalten, wie bei der in
Kapitel P.4 beschriebenen Faltung dargestellt, erweitert.

5 5

5,500 : : - : : 5,500 - -
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5t s geglattet ] 5t .. Ubergang
\ \yeicher
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4t 4r
= == 11
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3,5 3.5 c;_inen weichen
Ubergang
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(a) (b)

Abbildung 2.36: (a) Ausschnitt aus einer Sinogrammspalte. (b) Uberlagerung des geglit-
teten (grau markierter Bereich) und des ungegldtteten Sinogrammaus-
schnittes aus (a) mit hartem und weichem Ubergang zwischen den Ge-
wichten Eins und Null (Achsenbeschriftung fiir Gewichte mit weichem
Ubergang am rechten Bildrand).

Zusammenfassend bestimmt sich die Gewichtsmatrix Wfr also folgendermafsen:
Wf = XMy * hng. (2.13)

Hierbei bezeichnet Mg die mit dem Strukturelement B dilatierte Menge der Metall-
sinusoide, das heifst 3

Mg, := Metallsinusoide(f) & B. (2.14)

31Tn Abbildung im Kapitel wird der Faltungskern abgebildet.
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Fiir die in den Abbildungen und P37 dargestellte Sinogrammspalte ergeben sich
die in Abbildung dargestellten Gewichte.

— Sinogrammspalte
---- Gewichte

Abbildung 2.37: Gewichtsmaske nach Glattung (Achsenbeschriftung an rechter Seite).

Die Dilatation und Glittung haben jeweils fiir ein Sinogramm der Grofe #1#6 einen
Aufwand von O(#{#6). Fiir ein Sinogramm mit der in dieser Arbeit im Allgemeinen
verwendeten Grofe von 1.024 x 729 Pixel dauern diese beiden Operationen zusammen
1,4 Sekunden. Zusammen mit der automatischen Segmentierung ergibt sich fiir die
Erstellung der Gewichtsmaske aus den Pseudorohdaten ein Zeitaufwand von insge-
samt 1,6 Sekunden. Bei der Matlab-Implementierung dominiert der Zeitaufwand fiir
die gefilterte Riickprojektion mit 130 Sekunden den Gesamtaufwand gefolgt von der
Radontransformation, die im Schnitt 25 Sekunden benétigt. Die Zeit fiir die auto-
matische Segmentierung und Modifikation der Pseudorohdaten ist im Vergleich dazu
verschwindend klein. Zum Abschluss dieses Abschnittes wird der gesamte Ablauf von
RFMAR nochmals in Abbildung P.3§ in Form eines Aktivititsdiagramms graphisch
dargestellt.

(Verfahren zur automatischen Metallartefaktreduktion h

?
il 2 P R

Automatische\ | Metall-

Segmentierung) 7| sinusoide

Dilatation

25 3

1’ y
artefaktreduziertes -1 Konvex-
Rekonstruktionsbild ; l % l ' kombination ' W

Abbildung 2.38: Aktivititsdiagramm fiir RFMAR.
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2.6 Mafle zur Bewertung radiologischer Bilder

Fiir die weitere Untersuchung von RFMAR werden Mafe zur Bewertung der Qualitét
der artefaktreduzierten Bilder benotigt. Bei der Betrachtung radiologischer Bilder ist
grundsitzlich die technische Bildqualitdt von der diagnostischen zu unterscheiden
[[50]. Wéhrend die technische Bildqualitdt anhand von Bildmerkmalen bestimmt
wird, ist fiir die diagnostische Bildqualitit die Sichtbarkeit diagnostisch relevanter
Strukturen entscheidend. Unabhingig von der technischen Qualitét ist in einem Bild
die diagnostische Qualitdt dann hoch, wenn anhand des Bildes korrekte Diagnosen
gestellt werden. Je mehr die Diagnose in einem Bild erschwert wird, desto geringer ist
die diagnostische Bildqualitit. Im Folgenden werden Methoden zur Bestimmung der
technischen und der diagnostischen Bildqualitit beschrieben. Insbesondere werden
hierbei auch die technischen Qualititsmafe normierter mittlerer quadratischer Fehler
(NMQF), adaptiertes Strukturvergleichsmaf$ (ASSIM) sowie Msyp beschrieben, die
in Kapitel P.7 verwendet werden.

2.6.1 Technische Bildqualitat

Qualitdtsmake zur Bewertung der technischen Bildqualitit lassen sich in referenz-
freie und vergleichende Make untergliedern. Referenzfreie Qualititsmafe®? bestim-
men sich direkt aus einem Bild anhand inhérenter Bildeigenschaften. Derartige Mafse
lieken sich ideal zur Bewertung eines Artefaktreduktionsverfahrens verwenden: zu
einer ausreichend groffen Menge unterschiedlicher artefaktbehafteter Bilder wird die
Qualitidt vor und nach Anwendung der Artefaktreduktion gemessen und miteinan-
der verglichen. Obwohl es fiir einen menschlichen Betrachter im Allgemeinen keine
Schwierigkeit bedeutet, die Qualitit eines Bildes referenzfrei zu beurteilen, ist es
schwierig, objektive referenzfreie Make zu definieren [R11]. Aus diesem Grund ge-
schieht eine Bewertung von Bildverarbeitungsverfahren iiblicherweise anhand verglei-
chender Mafe®?. Hierbei werden Unterschiede zu einem Referenzbild gemessen und
bewertet, wobei angenommen wird, dass die Bildqualitdt desto hoher bewertet wird,
je kleiner die ermittelten Unterschiede sind. Als Mafe wurden dazu in der Vergan-
genheit hiufig der (normierte) mittlere quadratische Fehler (NMQF/MQF)3':35 oder
das Peak Signal to Noise Ratio (PSNR) verwendet BT, {7, 8, [49], [[51, Anh. 3|.
Diese Mafe lassen sich zwar effizient berechnen, geben jedoch nur sehr ungenau die
Art der Fehler an und sind vor allem sehr schlecht mit dem menschlichen visuellen
Wahrnehmungssystem (MVS)? korreliert [J, B0, 182, R10]. Aktuelle Make, wie Mgyp
[@, [83] und Mean Structural Similarity (MSSIM) [20§, 10, B2§| erreichen eine

2im Englischen: no-reference quality assessment [I %
3im Englischen: full-reference quality assessment [[183 |

34im Englischen: (normalized) mean square error (NMSE/MSE)

35Zur Bewertung von Kompressionsverfahren bei verlustbehaftetem Speichern medizinischer Daten
ist NMQF als Maf von der FDA (U.S. Food and Drug Administration) zugelassen [[q].

36im Englischen: human visual system (HVS)
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gute Ubereinstimmung mit subjektiven Bewertungen und weisen dadurch eine hohe
Korrelation mit dem MVS auf. Sowohl Mgyp als auch MSSIM ergeben sich durch
Mittelung von Qualitdtsmafen, die jeweils auf Bildausschnitten bestimmt werden.
Beide eignen sich zur Visualisierung der Bildgiite.

Sei im Folgenden f das originale und f’ das daraus durch Metallartefaktreduktion
hervorgehende Bild mit Def(f) = Def(f’). Sei weiterhin P := {p;}ic; C Def(f) die
Menge der Pixel, deren Intensitédten f(p;) und f’(p;) in die Berechnung der jeweiligen
Mafse einflieffen. In dieser Arbeit gilt P = Def(f).

Normierter mittlerer quadratischer Fehler

Der mittlere quadratische Fehler (MQF) ist eines der bekanntesten objektiven Mafke
mit
MQF(f, ', P) = 55 Z|f p)|*. (2.15)
peP
MQF ist jedoch sehr schlecht mit dem MVS korreliert. Besser eignet sich NMQF, der
folgendermafien definiert ist [[I]:

NMQF(f, f', P) := > PW |2§j|f p)|” (2.16)

peP

und bei dem im Gegensatz zu MQF die Bildintensitdten in der Gewichtung beriick-
sichtigt werden. Unterschiede bei Pixeln geringer Intensitdt werden dadurch stirker
gewichtet als bei hoher Intensitéit. Das Mafk ist dadurch jedoch unsymmetrisch. NM-
QF nimmt sein Minimum NMQF = 0 fiir f|p = f’|p ein. Nach oben ist das Maf
unbeschrinkt.

Mittlere strukturelle Ahnlichkeit

Bei NMQF werden nur einzelne Pixel miteinander verglichen. Fiir das MVS spie-
len jedoch grofere, zusammenhingende Bildbereiche eine grofse Rolle. In dem von
WANG ET AL [R09, PI0] vorgeschlagenen Mak structural similarity (SSIM) werden
deshalb Verdnderung von ,Strukturen®, das heifst von Intensitédtsverlaufen auf Pixel-
umgebungen, beriicksichtigt. Zusétzlich fliefen der Kontrast und die Bildhelligkeit in
die Bewertung ein.

Sei U eine Umgebung von (0,0) in der diskreten Topologie von Z x Z. Fiir jedes
Pixel p € P wird SSIM in der Pixelumgebung U(p) := {p + ulu € U} bestimmt.
Fiir Pixel p, die in der Nidhe des Bildrandes liegen so, dass U(p) N Def(f) # 0,
wird kein Ahnlichkeitsmaf bestimmt. Jedem Pixel u in der Umgebung U wird ein
Gewicht o, € R{ zugeordnet. WANG ET AL [R09, P1(] verwenden die Umgebung
U ={u: |ul]| <5}. Die Gewichte werden durch die Werte der zweidimensionalen
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rotationssymmetrischen Gaufiglockenfunktion mit Standardabweichung 1,5 an den
Pixelpositionen der Pixel u € U bestimmt. Seien X := f|yp) und Y = f'|yp) die
Pixelintensitéiten von f beziehungsweise f’ in der Umgebung eines Pixels p und z
und ¥ die gewichteten Mittelwerte, o, und o, die gewichteten Standardabweichungen
sowie o, die gewichtete Kovarianz fiir £ € X und y € Y. Hieraus werden das

Strukturmafs
20wy + 02

XY)= 2.17
S(X,Y) = Pt (217)
das Kontrastmaf c
20,0, + Co
E(XY)=—2Y == 2.18
(X, Y) 02+ 02+ Cy (2.18)
sowie das Helligkeitsmafs
2zy + C
h(XY)= —F—— 2.19
XY = o (2.19)
berechnet und damit SSIM bestimmt zu
2Ty 20,
SSIM(X, V) = s(X, V) K(X, V) h(X, V) = — 220 + C1) (20w, + Cs) (2.20)

(2 + 7> + C1)(03 + 05 + Co)

Hierbei sorgen die Konstanten C, Co € R dafiir, dass der Nenner nicht verschwindet
und somit keine Singularitidten auftreten. Es werden hier die Standardwerte Cy = 6,5

sowie Cy = 58,5 verwendet [20§]. Zur Visualisierung werden die SSIM-Werte der
einzelnen Pixel als Grauwerte dargestellt.

Die mittlere strukturelle Ahnlichkeit (MSSIM) ergibt sich als Mittelwert iiber die
SSIM-Wert aller Pixel, das heifst

MSSIM(f, f', P) = 1 > " SSIM(, f',p). (2.21)

1Pl peP
Sie weist folgende Eigenschaften auf [RI0]:
1. Symmetrie: MSSIM( £, f’, P) = MSSIM(f’, f, P)
2. Beschranktheit: MSSIM(f, f', P) <1
3. Eindeutiges Maximum: MSSIM(f, f', P) =1 < flp = f'|p-

Untersuchungen in [R09, zeigen, dass MSSIM eine starke Korrelation mit dem
MVS aufweist?”. Die Berechnung in dieser Arbeit erfolgt mit den Standardwerten
in der freien Matlab-Implementierung von WANG [20§]. Detaillierte Beschreibun-
gen des Verfahrens sowie Analysen seiner Leistungsfihigkeit sind [R10| zu entneh-
men.

3TMSSIM wird deshalb mittlerweile auch zur Bewertung von Video-Codecs verwendet [
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Adaptiertes Strukturvergleichsmafs

Fiir positive Bildwerte ist das in (P.19) ausgedriickte Maf h fiir den Helligkeitsun-
terschied dem Weber’'schen Gesetz der Wahrnehmungsphysiologie [P17| ,qualitativ
konsistent“ [209]. Das Weber’sche Gesetz driickt aus, dass ein menschlicher Beobach-
ter nicht absolute sondern relative Unterschiede in der Signalintensitéit registriert.
Treten jedoch wie bei CT-Bildern iiblich negative Bildintensititen auf, stellt das In-
tensitdtsmak h in (R.19) kein sinnvolles Maf dar, wie in Abbildung exempla-
risch anhand der Kurve h(500, 500+¢) verdeutlicht wird. Diese nimmt fiir e = —1.000
ein Minimum ein, das weder physikalisch vom Bildgewinnungsprozess her betrachtet
noch physiologisch zu rechtfertigen ist.

— 1(500, 500+¢) /(1 + 000501
0.5 08 [ ]
06
O L
04
05 ¢ 1 02t
-1 L L L L 0 L L L
2000 -1.000 0 e 0 500 1000 1500 o

(a) (b)

Abbildung 2.39: (a) Das Maf h in (P.19)eignet sich nicht zur Bewertung von Helligkeits-
unterschieden bei negativen Bildwerten (¢ < —500). (b) Hierzu eignet
sich das in (P.29) definierte alternative Maf h/,. In der Abbildung wird
d := |z — gy| verwendet.

Wihrend fiir das MVS die absoluten Bildintensititen eine untergeordnete Rolle
spielen, konnen in der Radiologie bereits Unterschiede von wenigen HU zu den
korrekten Werten die Diagnose verfilschen, da die Korrespondenzen zwischen den
Werten und dem Gewebe nicht mehr korrekt ist. Um dieser Tatsache Rechnung
zu tragen wird das Strukturmafs SSIM durch Verwendung des Helligkeitsmafes h’
mit

BXY)m — (2.92)
1+ a|z — g

fiir die Verwendung bei medizinischen CT-Bildern adaptiert. Diese Funktion liefert
offensichtlich auch fiir negative Bildwerte ein sinnvolles Maf. Der Skalierungsfaktor
a € R" dient der Anpassung fiir verschiedene Dynamikbereiche. In dieser Arbeit
wird @ = 0,005 verwendet. In Abbildung ist Al (z,z + §) fiir a« = 0,005
dargestellt. Die Funktion A/ ist beschrinkt durch 0 < k], < 1. Fiir das Maximum
R(X,Y)=1gilt B (X,Y) =1« X =Y. Mit zunehmender Differenz konvergiert
hl, 7u dem Wert Null.
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Aus h, ergibt sich mit den Bezeichnungen wie oben das fiir die Bewertung von CT-
Bildern adaptierte Maf ASSIM?3® wie folgt:

(204 + C)
(I+alz —g[)(02 + 02 + C)

ASSIM(X,Y) = s(X, V) k(X,Y) R (X,Y) = (2.23)
Die Konstante C' € R* sorgt wie C in (B:20) dafiir, dass der Nenner nicht verschwin-

det und somit keine Singularititen auftreten. In dieser Arbeit wird C' = Cy = 58,5
verwendet.

Bei der Bestimmung von MSSIM, dem Mittelwert aus den SSIM-Werten, werden
negative SSIM-Werte, das heifit negativ korrelierte Bildbereiche, genauso gewichtet
wie positive. Negativ korrelierte Bildbereiche mit einem betragsmifig hohen SSIM-
Wert, sind jedoch besser zu interpretieren als positiv korrelierte Werte mit einem
geringen SSIM-Wert. In dieser Arbeit wird deshalb als Gesamtmaf der Mittelwert aus
den Betragen der einzelnen ASSIM-Werte bestimmt. Dieses Mafs wird im Weiteren
MASSIM bezeichnet. Offensichtlich ist MASSIM wie auch MSSIM symmetrisch und
beschrinkt. Da die Konstante C' nicht verschwindet, gilt —1 < ASSIM(X,Y) <1
und somit MASSIM(f, f')=1< f= f'.

Qualitdtsmafs mittels Singuldrwertzerlegung

SHNAYDERMAN ET AL [[82, [[83 stellen ein weiteres Qualititsmaf vor, bei dem
das MVS beriicksichtigt wird. Dieses Malt Mgyp bestimmt sich, wie auch MSSIM
und MASSIM, als Mittelwert iiber Mafe, die in Teilbildern bestimmt werden. Da-
zu werden das Original sowie das modifizierte Bild in Blocke der Grofse 8 x 8 Pixel
aufgeteilt und in beiden Bildern identisch durchnummeriert. Diese Blocke werden
als Matrizen interpretiert, auf jeder dieser Matrizen wird eine Singuldrwertzerlegung
durchgefiihrt und die Singuldrwerte werden jeweils der Grofse nach geordnet. Sei-
en s > s; > --- > s; die Singuldrwerte des i-ten Blockes im Originalbild so-
wie s; > s} > --- > s die Singuldrwerte im i-ten Block des modifizierten Bil-
des. Der Unterschied D; zwischen den beiden Blécken bestimmt sich daraus wie
folgt:

(2.24)

Sei D der Median der Werte D; und n die Anzahl der Blcke. Damit ergibt sich das
Maf MSVD zu

Meyn(f, f) = %Z D, - D|. (2.95)
=0

Fiir identische Bilder f und f’ verschwindet Mgyp. Je grofer der gemessene Wert ist,
desto stiarker differieren die Bilder.

38 Adapted Structural Similarity
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2.6.2 Diagnostische Bildqualitit

Eine Bestimmung der diagnostischen Bildqualitét kann subjektiv durch Vergabe von
absoluten oder relativen Mafzahlen in vorgegebenen Skalen erfolgen® oder durch
diagnostische Tests auf Basis der Befunde, die anhand modifizierter Bilder gestellt
wurden. Dies geschieht hiufig mit Hilfe der receiver operating characteristic (ROC)*°
4, B1l, {3, [, [73]. Zur Durchfiithrung wird ein Goldstandard benstigt, der die dia-
gnostische Wirklichkeit widerspiegelt*!, im Allgemeinen jedoch schwer zu erstellen ist
[B1, [15]. Die diagnostische Bildqualitét modifizierter Bilder hingt stark von der dia-
gnostischen Fragestellung, aber auch von individuellen Sehgewohnheiten ab. Deshalb
kann es kein optimales universelles Qualitdtsmafs zur Bestimmung der diagnostischen
Bildqualitéit geben. Aufgrund der Vielfalt diagnostischer Fragestellungen ist eine Be-
wertung der diagnostischen Bildqualitdt nicht fiir allgemeine sondern nur fiir gezielt
ausgewahlte Fragestellungen sinnvoll realisierbar (vgl. [6]). Im Rahmen dieser Arbeit
sind derartige Auswertungen nicht durchfiihrbar. Es fand jedoch eine Auswertung
verschiedener Datenséitze durch mehrere Radiologen an unterschiedlichen Standorten
statt, die in Kapitel .9 vorgestellt wird. Aufgrund der durchweg positiven Bewertun-
gen der Radiologen ist davon auszugehen, dass RFMAR eine hohe diagnostische Rele-
vanz sowie eine hohe diagnostische Bildqualitit aufweist.

2.7 Bewertung der technischen Bildqualitat von
RFMAR

Im Folgenden wird RFMAR mit Hilfe der in Kapitel P.§ beschriebenen Mafe un-
tersucht. In einem ersten Schritt wird ein C'T-Bilderpaar, bestehend aus einem arte-
faktbehafteten und einem artefaktfreien CT-Bild, erzeugt und die Bildverbesserung
gemessen, die durch RFMAR gegeniiber dem artefaktbehafteten Bild erzielt wird.
Im Weiteren wird RFMAR an virtuellen Phantombildern angewandt, um zu unter-
suchen, welche neuen Artefakte dabei hervorgerufen werden. Da kein herkémmli-
ches Verfahren die in Kapitel P.5 gestellten Forderungen erfiillt, féllt ein Vergleich
von RFMAR mit anderen Verfahren schwer. Unter Verwendung der mittels Wa-
veletanalyse automatisch segmentierten Metallsinusoide lassen sich jedoch zumin-
dest Interpolationsverfahren wie beispielsweise die lineare Interpolation problemlos
anwenden?? und bieten dadurch eine Vergleichsméglichkeit. Im Weiteren wird in

39Gebriuchliche Skalen sind [[£] zu entnehmen.

40Ein Diagramm, bei dem der falsch positive Anteil (=1-Spezifitiit) gegen die Sensitivitiit aufgetra-
gen wird.

41Unter gewissen Randbedingungen lassen sich auch ohne Goldstandard aussagekriftige Vergleiche
der diagnostischen Bildqualitét des urspriinglichen und des modifizierten Bildes durchfiihren [@]

42 Andere Verfahren wie heispielsweise die adaptive Filterung lassen sich zwar prinzipiell auch auf
Pseudorohdaten anwenden, geben aber dort, wie oben gezeigt wurde, im Allgemeinen keinen Sinn,
da sie speziell auf den Einsatz fiir die Rohdaten abgestimmt sind.
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der beschriebenen Art die lineare Interpolation als Vergleich z-u RFMAR verwen-
det.

2.7.1 Bildverbesserung eines artefaktbehafteten Bildes

Sei f, ein CT-Bild, das Metallartefakte enthilt, f das korrespondierende artefaktfreie
Bild, das als Goldstandard betrachtet wird, sowie f’ ein korrespondierendes artefakt-
reduziertes Rekonstruktionsbild. Anhand der in Kapitel P.q beschriebenen verglei-
chenden Mate lassen sich nun die Bilder f und f, sowie f und f’ vergleichen. Durch
das Artefaktreduktionsverfahren wurde dann eine Verbesserung gegeniiber fT erzielt,
wenn f’ dem Goldstandard f stirker dhnelt als f. diesem #hnelt. Je dhnlicher f/ dem
Bild f ist, desto besser ist das Ergebnis der Artefaktreduktion. Ein Artefaktredukti-
onsverfahren, das in diesem Sinn im Allgemeinen zu besseren Ergebnissen fiihrt als
ein anderes Verfahren, ist demzufolge dem anderen Verfahren in Bezug auf die ver-
wendeten Qualitdtsmafe vorzuziehen. In der Regel ist der Goldstandard unbekannt
und damit die beschriebene Methode zur Analyse von RFMAR nicht verwendbar.
In diesem Fall hilft eine kiinstliche Erzeugung von Bildpaaren f und fr. Im Fol-
genden werden zwei unterschiedliche Vorgehensweisen beschrieben: Zunachst durch
Aufnahme eines Phantoms im CT ohne und mit appliziertem Metall und als weitere
Moéglichkeit durch Simulation von Metallartefakten.

Aufnahme eines Phantoms

Durch die CT-Aufnahme eines Phantoms, das kein Metall enthélt, 1dsst sich ein Gold-
standard definieren. Die korrespondierenden Artefaktbilder ergeben sich durch eine
zweite CT-Aufnahme des Phantoms in identischer Schichtung, jedoch mit applizier-
tem Metall. Befindet sich hierbei das Metall auferhalb der ROI, ergeben sich Bildpaa-
re, die bis auf die Artefakte identisch sind und sich deshalb sehr gut zur beschriebenen
Analyse eignen. Da jedoch zur Metallartefaktreduktion im Allgemeinen, insbesondere
auch bei RFMAR, nichtlineare Verfahren eingesetzt werden, gilt nicht mehr lianger
das Superpositionsprinzip. Somit geniigt auch nicht die Analyse der Impulsantwort
beziehungsweise eines einfach aufgebauten Phantoms. Fiir eine aussagekriftige Ana-
lyse ist es vielmehr notwendig, moglichst exakt die Anatomie nachzubilden. In dieser
Arbeit wird zur Generierung von Bildpaaren f und f, ein anderes Verfahren verwen-
det, das im Folgenden beschrieben wird.

Simulation von Metallartefakten

Als Alternative zu der oben beschriebenen Methode bietet sich folgendes Verfahren
an: Ein (nahezu) artefaktfreies CT-Bild wird als Goldstandard herangezogen. Das
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korrespondierende Artefaktbild erhélt man durch das kiinstliche Hinzufiigen simulier-
ter Artefakte. Auf diese Art lassen sich schnell und einfach Bildpaare zu unterschied-
lichen Korperbereichen erzeugen. Bei der Erzeugung der Artefaktbilder lassen sich
gezielt unterschiedliche Artefakte simulieren. RFMAR wurde zur Reduktion von star-
ken Rauschartefakten entwickelt, die sich global iiber das Bild ziehen. Zur Simulation
von Rauschartefakten wird als Goldstandard das in Abbildung innerhalb des
Quadrats dargestellte Bild aus Abbildung verwendet. Dieses wird in eine Null-
matrix eingebettet und in der Verldngerung des Unterkiefers nach frontal einige Pixel
mit metalltypischen Werten von 8.000 HU eingefiigt. Diese reprisentieren Metall und
sind in der Abbildung auferhalb des weifen Quadrats zu erkennen. Innerhalb der
Metallsinusoide dieser ,metallischen” Pixel wird das Sinogramm verrauscht. Hierbei
wird wie auch in Kapitel ein additives normalverteiltes mittelwertfreies Rauschen
und einer exponentiell mit den Pixelintensititen im Sinogramm wachsenden Varianz
verwendet. Aus diesem Sinogramm ergibt sich nach gefilterter Riickprojektion das in
Abbildung P.40(b]| dargestellte Bild. Wie bei der Speicherung von CT-Bildern iiblich,
werden die Werte durch Clipping bei -1.024 HU sowie bei 3.071 HU abgeschnitten. Als
ROI dient der Bildausschnitt des Goldstandards, so dass die artefaktverursachenden
virtuellen Metalle aufserhalb der ROT liegen.

(a)

Abbildung 2.40: (a) Goldstandard (innerhalb des weifen Rahmens) mit appliziertem Me-
tall (weife Pixel aukerhalb des Rahmens). (b) Aus gezielt verrauschtem
Sinogramm rekonstruiertes Artefaktbild. Z = —24, B = 400.

Das endgiiltige Artefaktbild ist in Abbildung dargestellt. Durch die Artefak-
te ist das Bild global gestort. Etliche Strukturen sind darin nur schlecht oder gar
nicht zu erkennen. Dies gilt in besonderem Maf fiir die rechte Bildhilfte unterhalb
des virtuellen Metalls. Anhand der in Kapitel beschriebenen Waveletanalyse
werden die Metallsinusoide segmentiert. Entlang dieser Sinusoide wird die Lineare
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Interpolation (LI) durchgefiithrt. Des Weiteren wird die Indikatorfunktion der Me-
tallsinusoide als Gewichtsmatrix verwendet und damit geméf (2.13) die modifizier-
ten Pseudorohdaten bestimmt (IF). Als dritte Methode wird RFMAR angewandt.
Die Rekonstruktionsergebnisse sind in den Abbildungen .41(b]) bis B.41(d), die nu-
merischen Vergleichsmafke NMQF, MASSIM und Mgyp in Tabelle zu sehen. Die
Berechnung hierfiir erfolgt zwischen dem Goldstandard und den rekonstruierten Bil-
dern. Durch alle drei Methoden wird eine deutliche Reduktion der Rauschartefakte
erzielt. Dieses Ergebnis spiegelt sich in der Tabelle aber auch in den graphischen
Darstellung von ASSIM in den Abbildungen P.41(e) bis P.41(h) wider. Wahrend in
Abbildung das Bild bis auf die Knochenregionen sehr dunkel ist und damit
dort iiberall eine geringe Qualitit aufweist, sind die Abbildungen P.41(T) bis .41(h)]
auch im Bereich der Weichteile sehr hell. Im Vergleich zu IF und RFMAR verbleiben
bei LT am wenigsten Rauschartefakte im Rekonstruktionsbild. Trotzdem weist LI die
schlechtesten Qualitdtsmafe auf, da bei LI mehr neue Artefakte hervorgerufen wer-
den und zum Teil grofere Abweichungen der Hounsfield-Einheiten auftreten als bei
den anderen beiden Methoden. Dies lésst sich sowohl in den Differenzbildern zwischen
dem Goldstandard und den einzelnen Rekonstruktionsbildern in Abbildung P.43 als
auch und in den ausgewihlten Bildausschnitten in Abbildung P.43 erkennen. Bei den
Bildausschnitten wird anstelle des Artefaktbildes in der ersten Spalte der Goldstan-
dard abgebildet. So ist bei LI beispielsweise in der ersten Zeile der Abbildung
unterhalb des Backenzahnes eine Abdunklung und zwischen dem Kieferknochen und
dem Backenzahn eine scheinbare knocherne Verbindung zu erkennen. In der zweiten
Zeile zieht sich bei LI links unterhalb des Halswirbels ein dunkler Streifen durch das
Weichgewebe. In der letzten Zeile schlieklich ist die spongitse Struktur im Inneren
des Kieferknochens gegeniiber dem Goldstandard verdndert. Die beschriebenen Ar-
tefakte treffen alle nicht oder nicht in dem Maf fiir IF und REFMAR zu. Zwischen IF
und RFMAR lassen sich visuell nur schwer Unterschiede erkennen. Unter zwei von
drei Qualitatsmafken wird RFMAR jedoch besser als IF, unter Mgyp nur geringfiigig
schlechter als IF bewertet. Dieses Resultat spricht fiir die bei RMAR durchgefiihrte
Dilatation und Glattung der Gewichtsmatrix.

Mafs Wertebereich besser Artefaktbild LI IF RFMAR
NMQF Ry i 0,1617 0,0113 0,0080 0,0077
MASSIM [0, 1] 0 0,0917 0,4968 0,5054 0,5255
Msvp ]RaL i 930,2395 287,6266 219,0369 220,4749

Tabelle 2.2: Vergleich zwischen dem Goldstandard (Abb. P.40(a]) und dem kiinstlich er-
zeugten Artefaktbild, sowie zwischen den mit LI, IF und RFMAR artefakt-
reduzierten Bildern. Die jeweils besten Werte sind grau hervorgehoben
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Abbildung 2.41: (a) Artefaktbild. (b)-(d) Artefaktreduzierte Bilder. (a)-(d) Z = —24, B = 400. (e)-(h) Graphische Darstellung der
ASSIM-Werte zwischen dem Goldstandard und den Bildern in (a)-(d).
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(b) LI

(e) Artefakt

Abbildung 2.42: (a)-(d) Darstellung der Differenzen zwischen dem Goldstandard und den Abbildungen 2.41(a) bis 2.41(d) im Werte-
bereich [—500,1.000] HU. (e)-(h) Schwellwertsegmentierung der Bilder (a)-(d). Die Stellen, die einen Differenzbetrag
von mehr als 100 HU zum Goldstandard aufweisen, sind weift abgebildet.



(i) Goldstandard

Abbildung 2.43: Ausgewihlte Bildausschnitte zum Vergleich zwischen
B =400

Goldstandard und artefaktreduzierten Bildern. Z = —24,
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2.7.2 Auswirkungen auf das Rekonstruktionsbild

Nachdem im vorigen Abschnitt die Artefaktreduktion an einem artefaktbehafteten
Bild qualitativ untersucht wurde, werden im Folgenden Auswirkungen von RFMAR
bei der Anwendung auf ein artefaktfreies Sinogramm analysiert. Da ein derartiges
Sinogramm im Allgemeinen keine besonders ausgeprigt verrauschten Bereiche auf-
weist, kann keine Segmentierung von ,Metallsinusoiden* anhand der Waveletanalyse
durchgefiihrt werden. Deshalb wird hier fiir die Durchfiihrung von RFMAR exempla-
risch diejenige Gewichtsmatrix verwendet, die sich aus den Pseudorohdaten des arte-
faktbehafteten CT-Bildes in Abbildung ergibt. Dabei werden anhand zweier
virtueller Phantome insbesondere Auswirkungen auf die Bildschéirfe sowie struktu-
relle Verdnderungen im Rekonstruktionsbild betrachtet.

Bildschiarfe

Zur Untersuchung von Verdnderungen der Bildschirfe aufgrund der Anwendung von
RFMAR wird das in Abbildung dargestellte Phantombild verwendet, das ei-
ne sehr kontrastreiche Textur, die sich gleichmékig iiber das ganze Bild erstreckt,
aufweist. Das weike Quadrat in Abbildung stellt den in Abbildung
abgebildeten Ausschnitt dar. Die Bildgréfe betriagt 512 x 512 Pixel. Die Werte liegen
zwischen dem Null im Bildhintergrund und dem maximalen Grauwert 255. Das Bild
verliert schon allein unter der verwendeten Radontransformation und Rekonstruktion
mit einem Shepp-Logan-Rekonstruktionsfilter an Schérfe, wie in der Ausschnittsver-
groferung in Abbildung zu erkennen ist. Je nach Auflosung des virtuellen
CT-Scanners, dem Rekonstruktionsfilter sowie den verwendeten Implementierungen
fiir die Radontransformation und die gefilterte Riickprojektion ergeben sich hier an-
dere Resultate. Die Unschérfe aufgrund der Transformationen wird im Rahmen dieser
Arbeit jedoch nicht untersucht. Als Goldstandard wird das rekonstruierte, das heifst
geglittete Bild verwendet.

Wie auch im vorausgehenden Abschnitt werden im Folgenden LI, IF und RFMAR
entlang der ,Metallsinusoide” durchgefiihrt. Die Ergebnisse sind in den Abbildun-
gen P.45(a), P.45(b) und R.45(c) dargestellt. Ein Punkt im Sinogramm korrespon-
diert mit einer Gerade im Ortsraum. Punkte innerhalb der Metallsinusoide korre-
spondieren mit denjenigen Geraden, die strahlenkranzférmig von den Metallen im
Bild ausgehen. Das Symbol ,,A“ setzt sich aus drei Geradenabschnitten zusammen.
Uberall dort, wo einer der drei Geradenabschnitte in Richtung der ,Metalle* zeigt,
weisen die Rekonstruktionsbilder aller drei Verfahren eine schlechte Qualitiat auf, da
dort jeweils der entsprechende Geradenabschnitt entfernt beziehungsweise verdndert
ist. Anhand der graphischen ASSIM-Darstellungen in den Abbildungen bis
zeichnen sich diese Bereiche durch dunkle Streifen, ausgehend von den ,Metal-
len“ am oberen Bildrand, aus. Kollineare Strukturen, die in die Richtung der Metalle
weisen, werden folglich von allen drei Verfahren geglittet beziehungsweise entfernt.
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Abbildung 2.44: (a) Texturbild. Das weike Quadrat zeigt den Ausschnitt von (b) und (c)
an. (b) Ausschnittsvergroferung der linken oberen Ecke von (a).
(c¢) Texturbild nach Rekonstruktion der Pseudorohdaten. Ausschnitts-
vergroferung wie in (b).

Andere Strukturen hingegen werden nur geringfiigig verindert. So sind beispielswei-
se in den Ausschnittsbildern, die in Abbildungen P.45{g] bis 2.45(1)] dargestellt sind,
am oberen Bildrand rechts neben dem ,Metall“ die beiden Schenkel des Symbols , A“
deutlich zu erkennen, wiahrend die Querverbindung fast vollstindig verschwunden
ist. Zwei Zeilen weiter unten weisen die Querverbindungen nicht mehr zu den Metal-
len und sind klar zu erkennen. Innerhalb der ,Metalle“ werden Strukturen aus allen
Richtungen geglittet beziehungsweise unterdriickt, wodurch in diesen Regionen die
Rekonstruktionsbilder eine besonders geringe Qualitit haben. In den ASSIM-Bildern
sind diese Bereiche am dunkelsten. Ein Stiick ,Metall“ ist jeweils links oben in den
Ausschnittsbildern zu erkennen. In diesem Bereich ist keine Struktur mehr zu erken-
nen. Eine visuelle Unterscheidung der Bildqualititen der drei Verfahren fillt auch bei
diesem Phantombild schwer. Eine Hilfe bieten wieder die numerischen Werte, die in
Tabelle P23 aufgelistet sind. LI wird wieder am schlechtesten bewertet, wohingegen in
diesem Fall IF unter allen drei Mafsen besser als REMAR bewertet wird. Aufgrund
der harten Ubergiinge zwischen den geglitteten und den ungeglitteten Pixelwerten
ergeben sich jedoch bei IF neue Artefaktstrukturen, die bei REMAR nicht vorhan-
den sind. Beispielsweise ist in Abbildung beginnend von der Mitte des linken
Bildrandes bis ungefdhr zur Mitte des unteren Bildrandes ein Streifen zu erkennen,
der im Goldstandard offensichtlich nicht vorhanden ist. Dieser Streifen ist auch bei
LI, nicht aber bei RFMAR nicht zu erkennen. Aus diesem Grund ist auch in diesem
Fall ein Einsatz von REFMAR sinnvoll.

Aufgrund der Linearitdt der gefilterten Riickprojektion lassen sich die beiden Teil-
terme in (2.17) getrennt rekonstruieren und anschliefend pixelweise addieren, wie es
in Abbildung P.4§ fiir das artefaktbehaftete CT-Bild aus Abbildung darge-
stellt wird. In diesem Fall wird ein Bildausschnitt, der grofser als das urspriingliche
CT-Bild ist, rekonstruiert. Bei dieser Zerlegung fillt auf, dass bis auf die lokalen
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Abbildung 2.45: (a)-(c) ,Artefaktreduzierte“ Bilder. (d)-(f) ASSIM-Darstellungen.
(g)-(i) Ausschnittsvergroferungen der linken oberen Ecken von (a)-(c).
Dargestellter Grauwertbereich in (a)-(c) sowie (g)-(i) [—90, 270].
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Malfs Wertebereich besser LI IF RFMAR
NMQF Ry 1 0,1492 0,1248  0,1325
MASSIM [0,1] T 0,7292  0,7491 0,7373
Mgvp Rg d 63,1464 53,4082 57,6874

Tabelle 2.3: Numerisch ermittelte VergleichsmaRe zwischen Abbildung und den
rekonstruierten Bildern.

Bereiche um die Metalle nahezu alle Strukturen in dem ,scharfen* Teilbild in Abbil-
dung vorhanden sind. Das ist ein Beispiel dafiir, dass die oben beschriebene
Reduktion der Schirfe aufterhalb der Metalle in medizinischen CT-Bildern kaum
zu erkennen ist und somit die Rekonstruktionsbilder wie gefordert aufserhalb der
Metalle nur einen geringen oder gar keinen sichtbaren Verlust an Schirfe aufwei-
sen.

(a) Z71(1 = W)f (b) B W (f  h2,.) (c) ZLf!
Abbildung 2.46: Anwendung von RFMAR auf Abbildung unter Ausnutzung der
Linearitdt bei der gefilterten Riickprojektion.

Artefaktstrukturen

Als zweites virtuelles Phantombild wird die in Abbildung dargestellte Kreis-
scheibe verwendet. In Abbildung sind die Sinusoide der Kreisscheibe hell und
die verwendeten ,Metallsinusoide* dunkel in einem gemeinsamen Sinogramm darge-
stellt. Bei der linearen Interpolation resultiert das in Abbildung dargestellte
Sinogramm. Aufgrund der darin erkenntlichen starken Verdnderungen gegeniiber dem
korrekten Sinogramm sind erhebliche Artefakte zu erwarten. In Abbildung P.47(d]
werden die Betrdge der pixelweise Differenzen zwischen dem Rekonstruktionsbild
und dem Goldstandard dargestellt. Je dunkler die Graustufe eines Pixels ist, desto
grofer ist an dieser Stelle der Differenzbetrag. Es lassen sich in diesem Bild sowie in
der graphischen ASSIM-Darstellung in in Abbildung erwartungsgemaf starke
Artefakte erkennen. Auch in IF und RFMAR ergeben sich Artefakte, jedoch in visu-
ell gut erkennbarem abnehmbaren Maf. Die numerischen Werte sind in Tabelle P-4
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aufgefithrt. Sowohl unter MASSIM als auch unter Mgy, wird REMAR am besten
bewertet.

Mafs Wertebereich besser LI IF RFMAR
NMQF IRar 1 0,1091  0,0082 0,0087
MASSIM [0,1] T 0,7789  0,9028 0,9409
Mgsvp Ry i 218,7142 30,9550 24,5758

Tabelle 2.4: Numerisch ermittelte Vergleichsmafe zwischen dem (rekonstruierten) Kreis-
scheibenphantom aus Abbildung und den ,artefaktreduzierten” Bil-

dern.

In diesem Kapitel wurde gezeigt, dass RFMAR Artefakte effektiv reduziert und dabei
nahezu im gesamten Bild eine hohe Schérfe erhalten bleibt. Neue Artefakte kdnnen
auch bei RFMAR nicht vollstindig vermieden werden, fallen jedoch im Vergleich
zu IF und insbesondere zu LI in dem untersuchten Phantom relativ gering aus. Im
néichsten Kapitel wird anhand mehrerer Beispieldatensitze aus der radiologischen
Praxis Praxistauglichkeit von REFMAR untersucht.

2.8 Anwendung von RFMAR auf radiologische
CT-Datensatze

Um die Praxistauglichkeit von REMAR zu untersuchen, werden in diesem Abschnitt
verschiedene stark artefaktbehaftete CT-Datensiitze (DS 1 ... DS 22) zusammen mit
den daraus durch RFMAR gewonnenen artefaktreduzierten Bildern dargestellt. Au-
fer DS 13 (Abb. P-51(q])) und DS 22(Abb. P-53) wurden alle Datensétze freundlicher-
weise von der ,,Radiologischen Gemeinschaftspraxis im Zeppelinzentrum® in Karlsru-
he im DICOM-Format zur Verfiigung gestellt. DS 13 entstammt einer institutsinter-
nen Bilddatenbank [[70] und DS 22 wurde freundlicherweise von der Firma med3D
in Heidelberg [[34] zur Verfiigung gestellt. Beide Datensétze liegen im TIFF-Format
vor. Bis auf DS 13 liegen alle Datensétze als Axialschnitte aus dem Kopf-Hals-Bereich
beziehungsweise der Umgebung des Kniegelenks (DS 14 ... 19) vor. DS 13 liegt als
Frontalschnitt des Kopfes vor.

Im Folgenden werden einige auffiallige Merkmale der artefaktreduzierten Bilder an-
hand der abgebildeten Datensitze beschrieben. Eine Auswertung der Datensétze DS 1
bis DS 20 findet in Kapitel .9 statt. Zuniichst wird in Abbildung das Artefakt-
bild aus Abbildung betrachtet. An diesem Datensatz werden exemplarisch
zum Vergleich verschiedene Artefaktreduktionsverfahren durchgefiihrt. Im Einzelnen
sind dies:

e LI 1: Lineare Interpolation entlang der Referenz-Metallsinusoide

(s. Abb. PBTd]).
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l l
ﬁ
) V
0 f[rad] T 0 f[rad] T
(b) (c)

(d) Differenzen: LI (e) Differenzen: IF (f) Differenzen: RFMAR

(g) ASSIM: LI (h) ASSIM: IF (i) ASSIM: RFMAR

Abbildung 2.47: (a) Virtuelles Kreisscheibenphantom (invertiert dargestellt).
(b) Sinusoide der Kreisscheibe (hell) und ,Metallsinusoide dunkel. (c)
Pseudorohdaten nach Anwendung der linearen Interpolation. (d)-(f) Be-
trage der Differenzen zwischen den artefaktreduzierten Bildern und der
(rekonstruierten) Kreisscheibe (invertierte Darstellung). (g)-(i) ASSIM-
Darstellungen.
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e LI 2: Lineare Interpolation entlang der Metallsinusoide, die sich durch die Wa-

veletanalyse ergeben (s. Abb. P.30(D]).

o KKU 1: Pixelweise konvexe Kombinationen. Als Gewichtsmatrix dient die In-
dikatorfunktion der Referenz-Metallsinusoide.

e KKU 2: Pixelweise konvexe Kombinationen. Als Gewichtsmatrix dient die In-
dikatorfunktion der Metallsinusoide, die sich durch die Quadtree-Zerlegung be-

stimmt (s. Abb. E.19(b)).

e KK 1: Pixelweise konvexe Kombinationen. Als Gewichtsmatrix dient die dila-
tierte und geglittete Indikatorfunktion der Metallsinusoide, die sich durch die
Quadtree-Zerlegung bestimmt.

e KK 2: Pixelweise konvexe Kombinationen. Als Gewichtsmatrix dient die di-
latierte und geglittete Indikatorfunktion der Metallsinusoide, die sich durch
Texturanalyse mit dem Texturmaf IDM bestimmt (s. Abb. .20(b)).

e RFMAR.

In Abbildung P49 werden in anderer Fensterung zu jedem der dargestellten Bilder
jeweils der identische Bildausschnitt gezeigt. Schlieklich werden in Abbildung P.50 zu
jedem Rekonstruktionsbild identische Ausschnitte aus den jeweiligen modifizierten
Pseudorohdaten dargestellt.

Im Vergleich zwischen LI und RFMAR ist festzustellen, dass bei LI die Strahlauf-
hiartungsartefakte, die sich als dunkle Abschattungen unterhalb des rechten sowie
des linken Backenzahnes abzeichnen, im Gegensatz zu RFMAR zum Teil reduziert
werden. Andererseits ergeben sich teilweise erhebliche Artefakte vor allem im Bereich
der Metalle, aber auch im iibrigen Bild, beispielsweise am Kieferknochen rechts oben
im Bild, die bei REFMAR nicht oder nicht so ausgepréigt auftreten. Die Rekonstruk-
tionen LI 1 und KKU 1 sowie deren modifizierte Sinogramme demonstrieren deutlich,
dass die Referenz-Metallsinusoide nicht die Metallsinusoide aller artefaktverursachen-
den Metalle abdecken. In beiden Bildern sind jeweils noch etliche Rauschartefakte
vorhanden. KK 2 und RFMAR haben groke Ahnlichkeiten. Unterschiede sind bei-
spielsweise am Kieferknochen rechts oben im Bild zu erkennen. In diesem Bereich
ist KK 2 etwas stiarker gegliattet als REFMAR. Zwischen KKU 2 und KK 1 sind vor
allem in den Ausschnittsdarstellungen signifikante Unterschiede zu erkennen. Auf-
grund der bei KK 1 durchgefiihrten Glattung der Gewichtsmatrix ergeben sich dort
weit weniger Artefakte.

Der néchste Datensatz (s. Abb. B.51(a)] und R.51(b)) kommt in der Auswertungsta-
belle in Kapitel .9 zweimal vor und erhilt aus diesem Grund die Bezeichnungen DS 2
und DS 8. Wie aus den beiden Abbildungen gut zu erkennen ist, kommen offensicht-
lich in Abhéngigkeit zur gewdhlten Fensterung unterschiedliche Aspekte des Bildes
zur Geltung. Wéhrend sich beispielsweise in Abbildung die Zahne sehr gut
abzeichnen, sind Weichgewebestrukturen nur schlecht zu erkennen. In den weiteren
Datensétzen ist die Fensterung jeweils moglichst so gewéhlt, dass die Reduktion der
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Rauschartefakte besonders gut zu erkennen ist. DS 3 ist so stark von Rauscharte-
fakten iiberlagert, dass in dem Artefaktbild aufer Knochenkonturen fast nichts mehr
zu erkennen ist. Insbesondere gehen Konturen im Bereich der Weichgewebe nahezu
vollstindig im Rauschen unter, die nach Anwendung von RFMAR deutlich zu er-
kennen sind. Da sich die Metalle in der linken oberen Bildecke beziehungsweise links
oben aufserhalb des Bildes befinden, liegen die ,Artefaktstrahlen nur in einem ein-
geschrankten Winkelbereich, was sich in der Gewichtsmatrix niederschlagt. DS 13
sowie DS 22 liegen nur im TIFF-Format mit 256 Graustufen vor. Trotzdem bringt
RFMAR auch fiir diese Datensétze deutliche Verbesserungen, wie fiir DS 13 auch
der Auswertung durch Radiologen in Kapitel .9 zu entnehmen ist. Diese Datensétze
verdeutlichen, dass RFMAR invariant gegeniiber einer Skalierung der Intensititen im
Rekonstruktionsbild mit einem konstanten Faktor ist. Ein weiteres Beispiel dafiir ist
in Abbildung gegeben. Fiir dieses Bild wurde DS 1 mit einem Laserdrucker unter
einer Auflésung von 600 dpi auf handelsiibliches weiftes Kopierpapier ausgedruckt.
Die Grofe des ausgedruckten Bildes betrug 7,5 x 7,5cm?. AnschlieRend wurde der
in Abbildung schwarz eingerahmte Bereich mit 200 dpi eingescannt und dar-
auf RFMAR angewandt. Durch die Waveletanalyse werden die Metallsinusoide sehr
gut detektiert, wie durch die Ahnlichkeit der Abbildungen R.53(d] und P-30(b] zu
erkennen ist. Die vier schwarzen Kreisscheiben®® ergeben sich durch den harten und
damit hochfrequenten Ubergang zwischen den weifen Bildrindern und dem eigent-
lichen Bild, weshalb diese nach Anwendung von RFMAR stark geglittet sind. Das
Beispiel macht deutlich, dass es mit REMAR prinzipiell moglich ist, CT-Bilder, die
beispielsweise nur noch auf Rontgenfolie vorliegen, im Anschluss an eine Digitalisie-
rung mit REFMAR zu bearbeiten und signifikant zu verbessern. In Abbildung
ist ein Datensatz dargestellt, der eine kiinstliche Struktur enthélt, die dem Patien-
ten appliziert wurde. Die kreisférmigen Strukturen, die im Artefaktbild sehr gestort
sind, lassen sich nach Anwendung von RFMAR deutlich mit hoher Bildschérfe er-
kennen. Das Artefaktbild in Abbildung .5 ist ein Bildausschnitt von DS 1. Dieser
Ausschnitt wurde so gew#hlt, dass garantiert keine Metalle im Bild liegen. Durch
die Waveletanalyse werden die im Sinogramm enthaltenen Metallsinusoide sehr gut
segmentiert (s. Abb P.54(c]). Die Anwendung von RFMAR liefert auch in diesem
Fall eine sehr gute Reduktion der Rauschartefakte.

43 Aufgrund der Symmetrie im Sinogramm sind die vier Halbkreise, von denen jeweils zwei am
rechten und linken Rand zu finden sind, als zwei Vollkreise zu betrachten.
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(a) Original (b) LI 1: Referenz-Metallsinusoide

(c) LI 2: Waveletanalyse (d) KKU 1: Referenz-Metallsinusoide

Abbildung 2.48: DS 1: (a) Artefaktbild. (b)-(h) Artefaktreduzierte Bilder, die sich im
Artefaktreduktionsverfahren und in den verwendeten Metallsinusoiden
unterscheiden. Z = 476, B = 3000. (Fortsetzung auf nichster Seite)
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(e) KKU 2: Quadtree-Zerlegung (f) KK 1: Quadtree-Zerlegung

(g) KK 2: Texturanalyse (IDM) (h) RFMAR

Abbildung 2.48: (Fortsetzung) Weitere Rekonstruktionsbilder nach Modifikation der
Pseudorohdaten.
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a) Original

(c) LI 2: Waveletanalyse (d) KKU 1: Referenz-Metallsinusoide

Abbildung 2.49: DS 1: Ausschnitte aus den Rekonstruktionsbildern der Abbildung P.4§,
jedoch mit Grauwertfenster Z = 26, B = 500. (Fortsetzung auf néchster
Seite)
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(g) KK 2: Texturanalyse (IDM) (h) REMAR

Abbildung 2.49: (Fortsetzung) Ausschnitte aus den Rekonstruktionsbildern der Abbil-
dung P.48.
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(a) Original

(e) KKU 2 (f) KK 1 (g) KK 2 (h) REMAR

Abbildung 2.50: Ausschnitte der Sinogramme zu den Rekonstruktionsbildern in Abbil-
dung P.48. Die Ausschnitte wurden um 90° gedreht und die Bildschérfe
kiinstlich erhoht.
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Original RFMAR

(a) DS 2/8: Z = 476, W = 3000

(b) DS 2/8: Z = —24, W = 400

Abbildung 2.51: Axialschicht mit Halswirbel in der Bildmitte. Darstellung mit zwei un-
terschiedlichen Fensterungen. Der Datensatz erhélt sowohl die Bezeich-
nung DS 2 als auch DS 8, da er zweimal in der Auswertungstabelle in
Kapitel R.9 vorkommt.
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Original

(d) Pseudorohdaten (Schirfe erhoht) (e) Faltungsergebnis mit bior6.8 (invertiert)

-

(f) Gewichtsmatrix (schwarz: 1, weif: 0) (g) Modifizierte Pseudorohdaten
(Schérfe erhoht)

Abbildung 2.51: Weiterer Beispieldatensatz.
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Original RFMAR

(i) DS 5: Z = 176, W = 800

Abbildung 2.51: Weitere Beispieldatensétze.
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Original RFMAR

(k) DS 7: Z = —24, W = 400

Abbildung 2.51: Weitere Beispieldatensitze.
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2.8 Anwendung von RFMAR auf radiologische CT-Datensétze

RFMAR

Original

(1) DS 9: Z = —24, W = 400

(m) DS 10: Z = —24, W = 400

Abbildung 2.51: Weitere Beispieldatensétze.
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RFMAR

Original

(n) DS 11: Z = 400, W = 2000

(0) DS 11: Z =176, W = 800

Abbildung 2.51: Datensatz mit erstem Halswirbel (C1). In Kapitel P.9 wird auf die beiden

dargestellten Grauwertfensterungen gesondert eingegangen.
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Original RFMAR

(p) DS 12: Z = 400, W = 2000

(q) DS 13: 256 Graustufen, Z = 75, W = 90

Abbildung 2.51: Weitere Beispieldatensétze. (q) Frontalschnitt des Schidels. Im unteren
Bildbereich ist links und rechts jeweils die Metallfiillung eines Zahnes zu
erkennen.
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Original RFMAR

(r) DS 14: Z = 476, W = 3000

(s) DS 15: Z = 476, W = 3000

Abbildung 2.51: Schnittbilder durch das Knie bei einem kiinstlichen Kniegelenk.
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Original RFMAR

(u) DS 17: Z = 476, W = 3000

Abbildung 2.51: Schnittbilder durch das Knie bei einem kiinstlichen Kniegelenk.
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Original RFMAR

(v) DS 18: Z = 476, W = 3000

(w) DS 19: Z = 476, W = 3000

Abbildung 2.51: Schnittbilder durch das Knie bei einem kiinstlichen Kniegelenk.
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Original RFMAR

e

s
e

7

; r-://r.u A

(y) DS 21: Z = —24, W = 400

Abbildung 2.51: (x) Axialschnitt mit Kieferbogen oben im Bild.
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Original RFMAR

(b) DS 22: Ausschnitt. 256 Graustufen Z = 128, B = 256

Abbildung 2.52: (a) Artefaktbehafteter CT-Datensatz aus einer kieferorthopadischen An-
wendung mit freundlicher Genehmigung der Firma med3D [[34]. Der
Legostein im oberen Bildbereich dient der Referenzierung in einer medi-
zinischen Anwendung. Nach Anwendung von RFMAR sind die im Arte-
faktbild stark gestorten Kreisstrukturen des Legosteins geschlossen und
sehr gut 7u erkennen. In allen Bildern wurde der Gammawert sowie der
Kontrast kiinstlich erhoht.
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Original RFMAR

(a) DS 1 modifiziert: 256 Graustufen Z = 128, B = 256

(c) Pseudorohdaten (d) Gewichtsmatrix (schwarz: 1, weifs: 0)

Abbildung 2.53: Scan (200 dpi, 8 bit) eines Papierausdrucks von DS 1 (Abb. [L.II{a]) mit
600 dpi auf eine Gréfe von 7,5 x 7,5 cm?. Fiir die Radontransformation
wurden 900 Projektionen berechnet. In (c¢) wurde die Schérfe kiinstlich
erhoht. Die Signalspitzen im Sinogramm riihren von den weifen Réndern
in (a) her. Sie treten bei ungefahr 0°und 90°auf.
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Original RFMAR

(b) Pseudorohdaten. (c) Gewichtsmatrix (schwarz: 1, weifi: 0)

Abbildung 2.54: Ausschnitt. In (b) wurde zur besseren Darstellung die Bildschérfe kiinst-
lich erhoht.
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2.9 Auswertung der Artefaktreduktion durch
Radiologen

Die in Kapitel P.§ dargestellten Datensétze DS 1 bis DS 20 wurden zur Auswertung
an folgende Radiologen gegeben:

e PD Dr. med. H. Friedburg
Radiologische Gemeinschaftspraxis im Zeppelinzentrum

Zeppelinstrafe 2
76185 Karlsruhe

e PD Dr. med. Dr. rer. nat U. Mende
Klinische Radiologie/Strahlentherapie
Radiologische Universitédtsklinik
Im Neuenheimer Feld 400
69120 Heidelberg

e Prof. Dr. med. P. Reimer
Zentralinstitut fiir Bildgebende Diagnostik
Stadtisches Klinikum Karlsruhe
Moltkestrafse 90
76133 Karlsruhe

e Prof. Dr. med. E. P. Strecker
Abteilung fiir Radiologie und Nuklearmedizin
Diakonissenkrankenhaus Karlsruhe

Diakonissenstrafie 28
76199 Karlsruhe

Die benannten Radiologen haben ihrerseits die Datensdtze an Kollegen beziehungs-
weise Mitarbeiter weitergeleitet, so dass die Daten von insgesamt 13 Radiologen aus-
gewertet wurden. Unter diesen haben vier Radiologen gemeinsam die Bilder ausge-
wertet. Insgesamt wurden somit zehn unterschiedliche Bewertungen abgegeben. Die
Radiologen erhielten jeweils eine Powerpoint-Datei, in der die zwanzig Datensét-
ze nacheinander abfolgten, jeweils das Original und an der selben Position in der
nichsten Folie das artefaktreduzierte Bild, bis auf einen Datensatz, der weiter un-
ten beschrieben wird, beide in identischer Fensterung. Die beschriebene Anordnung
ermoglichte einen schnellen Vergleich zwischen dem Original und dem artefaktre-
duzierten Bild. Bei einigen Datensidtzen wurden mehrere Fensterungen verwendet
um einen besseren Gesamteindrucke des Bildes zu ermdglichen. Fiir die Auswertung
wurde den Radiologen eine Tabelle ausgehéndigt, in die Bildverdnderungen zwischen
dem Original und dem artefaktreduzierten Bild anhand einer ganzzahligen Skala zwi-
schen —3 und 3 anzugeben waren. Die Bedeutung der einzelnen Werte ist der linken
Spalte in Tabelle P.j zu entnehmen. Die Skala entspricht somit weitgehend der von
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ESKICIOGLU [[[7] verwendeten Skala, die in der rechten Spalte der Tabelle erldutert
wird.

Skala Skala in dieser Arbeit Skala nach EskICIOGLU ||

-3 Interpretation nicht mehr moglich  Much worse
-2 Interpretation erschwert Worse
-1 Bild optisch schlechter Slightly worse

0 bringt nichts Same

1 Bild optisch besser Slightly better

2 Interpretation erleichtert Better

3 Interpretation erst jetzt moglich Much better

Tabelle 2.5: Bewertungsskala

Die Auswertungsergebnisse sind in Tabelle P.§ aufgelistet. Ein Datensatz besteht
jeweils aus den mit identischem Grauwert hinterlegten Spalten. Jede Spalte steht
fiir eine Grauwertfensterung. Fiir DS 1 lagen beispielsweise zwei unterschiedliche
Grauwertfensterungen vor. Die Zeilen enthalten die Bewertungen der 10 Radiologen
beziehungsweise des Radiologenteams®®. Das Fragezeichen bei der Auswertung von
Radiologe 2 in DS 14 gibt an, dass fiir diesen Datensatz keine Bewertung angegeben
wurde. Die Dezimalbriiche in der letzten Zeile der Tabelle geben den im Durchschnitt
abgegebenen Wert fiir den jeweiligen Datensatz an.

Je nach Grauwertfensterung ergeben sich zum Teil bei ein und demselben Datensatz
unterschiedliche Bewertungen. Bei Radiologe 2 differieren die Werte fiir DS 2 sogar
von 0 bis 2. Keiner der Radiologen wusste, dass DS 2 und DS 8 identisch sind. Es
ist interessant, dass aufer Radiologe 10 alle anderen die Datensétze unterschiedlich
bewerten. Das verdeutlicht, wie schwierig eine subjektive Bewertung von CT-Bildern
selbst fiir Radiologen ist, die téiglich mit vielen CT-Bildern konfrontiert werden. Der-
selbe Datensatz kann eventuell durch den Eindruck anderer Datensétze plotzlich eine
andere Bewertung erhalten. Eine weitere Besonderheit ist DS 11. Die Radiologen gin-
gen davon aus, dass die Grauwertfensterung im Original und im artefaktreduzierten
Bild jeweils identisch ist. Bei DS 11 wurden jedoch unterschiedliche Grauwertfenste-
rungen gewihlt. Als Artefaktbild wurde das Original in Abbildung P-51(n], als ar-
tefaktreduziertes Bild hingegen das REMAR-Bild in Abbildung R.51(0}. Interessant
sind nun die unterschiedlichen Bewertungen der Radiologen. Von Radiologe 1 wurde
das Bild mit dem hochsten Wert versehen, wihrend Radiologe 3 und Radiologe 8
das Bild mit —1 bewerteten. Es ist anzunehmen, dass die Radiologen, die DS 11 gut
bewerteten, die darin sehr kontrastreichen Details in den Weichteilen hauptséchlich
beurteilten, wihrend diejenigen Radiologen, die eine schlechte Bewertung abgaben,
die Tatsache bewerteten, dass das im Artefaktbild deutlich sichtbare Ohr in dem
artefaktreduzierten Bild aufgrund der anderen Fensterung nicht mehr zu sehen ist.
Die starke Varianz der Bewertungen in DS 11 ist ein Hinweis darauf, dass es fiir die

“4Der Einfachheit halber wird das Team im Weiteren wie ein Radiologe betrachtet.
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radiologische Qualitit eines Bildes eine grofe Rolle spielt, was fiir Bildinhalte fiir den
Radiologen wichtig sind.

Ds1[ 2 | 3 4 5 6 7 08 1 9 10
12 1 22 23 333332233111 3 3
2 2 3 1201111 222210010 0 1
32 3 22 2332333232112 2 3 2
411 11 11 122111111112 1 1
51 1 1111 122121112112 2 1
6 1 1 1 1 11 122111110211 1 1
7 2 2 3332 233333311111 0 1
8 1.2 0112 212221110111 1 2
9 1 2 221 1122211121011 1 1

10 2 2 2 2 2 2 22 2 222222222 2 2
1,65 1,53 1,70 2,00 2,00 1,65 130 @ 1,17 1,40 1,50

DS 11 12 13 14 15 16 17 18 19 20
13 2 2 2 2 1 1 0 0 0 0 11
2 2 11 2 7 1 0 0 0 0 11
3 - 1 11 1 1 1 2 1 1 1 11
4 2 1 1 1 0 0 0 1 1 1 11
5 - 1 1 2 2 1 1 0 0 1 1 11
6 2 1 1 1 0 1 0 1 2 1 11
7 - 3 1.1 1 0 0 0 0 0 0 2 2
8 2 111 2 2 1 1 0 11 2
9 - 2 1.0 0 0 1 0 1 1 0 11

02 2 22 2 2 2 2 2 2 2 2 2
1,00 1,90 1,23 0,78 1,00 050 0,70 080 070 125

Tabelle 2.6: Auswertung der Datensédtze DS 1 bis DS 20 von insgesamt 13 Radiologen,
wobei vier Radiologen eine Gemeinschaftswertung abgaben.

Insgesamt zeichnet sich bei der Auswertung ein sehr positives Bild von RFMAR
ab. Am schlechtesten schneidet das Kniebild DS 16 ab, das fast alle Radiologen
mit 0 bewerteten. Aufer bei DS 11 finden sich iiberhaupt keine negativen Bewer-
tungen. Etliche Bilder werden von einzelnen Radiologen sogar mit 3 bewertet. Die
Auswertung von nur 20 beziehungsweise 19 Datensétzen geniigt zwar nicht fiir ei-
ne fundierte Aussage iiber die diagnostische Bildqualitit von RFMAR, rechtfertigt
jedoch aufgrund der durchweg guten Ergebnisse den praktischen Einsatz von RF-
MAR.
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2.10 Kontraindikationen

REFMAR wurde fiir die Reduktion von Rauschartefakten konzipiert. Eine Anwen-
dung von RFMAR auf artefaktbehaftete CT-Bilder, die nur wenige Rauschartefakte
enthalten, kann zu einer starken Glattung des Bildes fithren, wie exemplarisch in
Abbildung P.55 dargestellt wird. In Abbildung sind von der Hiifte rechts
im Bild ausgehende geringe Rauschartefakte zu erkennen. Das Rauschen im Bild ist
insgesamt niedrig. Trotzdem weist ein Teil des Sinogramms eine héhere Rauschva-
rianz gemiR der Waveletanalyse auf, wie in der Gewichtsmatrix zu erkennen ist*®
(s. Abb. .55(c]). Im artefaktreduzierten Bild sind zwar die Rauschartefakte erfolg-
reich reduziert, insgesamt ist die Bildqualitit aufgrund der starken Glittung jedoch
schlechter als im Artefaktbild. Eine Anwendung von REMAR empfiehlt sich also nicht
in diesem Fall. Je stirker die Rauschartefakte im Artefaktbild sind, desto eher lohnt
sich eine Anwendung von REMAR. Im folgenden Abschnitt wird beschrieben, wie sich
eine schnelle automatische Klassifikation stark artefaktbehafteter Bilder durchfiihren
ldsst.

2.11 Klassifikation rauschartefaktbehafteter Bilder

Eine mogliche Anwendung von RFMAR ist die automatische Artefaktreduktion von
CT-Volumendaten beispielsweise im Stapelbetrieb. Haufig sind nicht alle Schichten
eines CT-Volumens stark artefaktbehaftet. Eine Anwendung von REMAR auf Bilder,
die nur wenige Rauschartefakte enthalten, kann jedoch zu schlechten Ergebnissen fiih-
ren (vgl. Kap. .10). Es ist somit wiinschenswert, automatisch diejenigen Schichten
zu bestimmen, die stark von Rauschartefakten iiberlagert sind, um auf diese anschlie-
fsend RFMAR anzuwenden. Das Klassifikationsverfahren sollte méglichst effizient sein
und dabei eine hohe Trefferquote erzielen. Im Folgenden wird ein solches Verfahren
vorgestellt. Die Grundidee bei diesem Verfahren ist, dass sich medizinische CT-Bilder
in der Regel aus verschiedenen annihernd homogenen Objekten zusammensetzen. Ein
Differenzbild A der pixelweise Differenzbetrige zwischen dem urspriinglichen Bild f
und dem geringfiigig um v := (v, v,) in der Bildebene verschobenen CT-Bild, das
heift

Az, y) = [ (f(z,9)) = (f(z —vayy — ) |, (2.26)
liefert vor allem an den Gewebeiibergéingen hohe Werte. Innerhalb der ,homoge-

nen“ Objekte ergeben sich nur geringe Differenzen. Ist das CT-Bild jedoch von
Rauschartefakten iiberlagert, ergeben sich an vielen Stellen im Differenzbild hohe

4Die sechs senkrechten Streifen in der Gewichtsmatrix sind auf den virtuellen Aufnahmeprozess
zuriickzufiihren. Diese Bereiche werden aufgrund des geringen Rauschens im Sinogramm in diesem
Fall auch segmentiert.
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Original RFMAR

(b) Pseudorohdaten (c) Gewichtsmatrix(schwarz:1, weifs:0)

12x 10

8 0,2 0,4 0,6 08 1

(d) Gegléttetes Histogramm

Abbildung 2.55: Artefaktbehafteter Axialschnitt auf Hohe der Hiiften. Links und rechts
im Bild befindet sich je ein kiinstliches Hiiftgelenk.
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Werte, da die Artefaktstrukturen der Rauschartefakte nicht parallel liegen, son-
dern sich radial von den Metallen ausbreiten. Als Mafs eignet sich das von HA-
RALICK ET AL [[[4| vorgeschlagene Maf Kontrast (CON), das auf der in Kapi-
tel P.4.9 definierten Cooccurrence-Matrix Cy beruht und folgendermafen definiert
ist:
CONy: (Np x N, = G) =R, fr Y (k=1)>Cu(k,). (2.27)
(k1)eGXG

Je grofer CONy(f), desto hoher ist der Haralick-Kontrast und desto hoher ist auch
die Wahrscheinlichkeit, dass Rauschartefakte im Bild vorhanden sind. Im Gegensatz
zu Kapitel .4.2), in dem die lokalen Eigenschaften des Sinogramms im Mittelpunkt
standen, wird hier ein globales Maf fiir das gesamte Bild berechnet. Dadurch kann die
Berechnung auch sehr effizient erfolgen. Hierfiir ist es jedoch zusétzlich erforderlich,
die Anzahl von Graustufen mdéglichst gering zu halten, da der Aufwand quadratisch
mit der Anzahl der verwendeten Graustufen steigt. Eine weitere Effizienzsteigerung
ergibt sich dadurch, dass die Cooccurrence-Matrix nur anhand einer Teilmenge des
Bildes bestimmt wird. Dies wird dadurch erreicht, dass in x- sowie in y-Richtung nur
jedes n-te Bildpunktpaar in die Berechnung der Cooccurrence-Matrix einfliefst. Im
Folgenden wird anhand eines CT-Volumens die Abhéngigkeit des Haralick-Kontrasts
von den beschriebenen Parametern, das heifit der Anzahl Graustufen |G| im Bild
und von n sowie dem Verschiebungsvektor v, untersucht. Um dabei die Haralick-
Kontraste besser vergleichen zu kénnen, die sich bei der Wahl unterschiedlicher Grau-
werte ergeben, wird im Weiteren folgende abgednderte Form des Haralick-Kontrasts
verwendet:
k—1\?
CONy: (N x N, - G) =R, fr > <T) Cy(k,1). (2.28)

(k,1)eGxG ’ ‘

Der Volumendatensatz besteht aus einem Stapel von 42 aufeinanderfolgenden Axi-
alschichten im DICOM-Format aus dem Bereich der oberen Halswirbelsidule. Die
Schichten 32 bis 38 weisen hohe Rauschartefakte auf, in den iibrigen Schichten sind
keine oder nur geringe Artefakte vorhanden. In Abbildung wird jeweils einer der
Parameter variiert:

In Abbildung wird die Anzahl der Grauwerte variiert, auf die jeweils die
Intensititen in den Bildern abgebildet werden. Die Schrittweite liegt jeweils fest bei
n = 16, fiir den Verschiebungsvektor wurden die vier Vektoren (1,0), (1, 1), (0,1) und
(—1,1) mit den Orientierungen 0°, 45°, 90° und 135° gewéhlt, das heifst bis auf Sym-
metrie der Cooccurrence-Matrix alle Vektoren mit ||v||« = 1. Die vier resultierenden
Cooccurrence-Matrizen wurden pixelweise addiert und gemittelt mit der Anzahl der
Vektoren, um eine bessere Vergleichbarkeit der Werte zu erzielen. Die maximale An-
zahl von Graustufen entspricht mit 4.096 Werten dem ganzzahligen Wertebereich der
CT-Bilder. Getestet, werden alle Zweierpotenzen von 16 bis 4.096. Die Schichten 32
bis 38 lassen sich schon bei 16 Graustufen erstaunlich gut von den restlichen Schich-
ten unterscheiden. Fiir |G| € {32,64, 128,256} sind die Kurven nahezu identisch. Im
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Vergleich zu der Kurve von |G| = 16 sind bei diesen Kurven die minimalen Abstéinde
zwischen Werten der beiden Klassen grofser, wodurch sich eine stabilere Klassifika-
tion ergibt. Aus diesem Grund wird in dieser Arbeit die ndchstgrofsere Anzahl von
Graustufen, das heift |G = 32|, gewéhlt.

In Abbildung werden die Schrittweiten variiert. Da die Varianz der Kon-
traste innerhalb der Klasse der nicht oder nur geringfiigig artefaktbehafteten Schich-
ten fiir |G| = 512 geringer ist als fiir |G| = 32, wird hier fiir die Darstellung
|G| = 512 gewihlt. Der Verschiebungsvektor wird wie fiir Abbildung ge-
wihlt. Prinzipiell eignen sich alle Werte zur Klassifikation. Fiir n > 16 nehmen
jedoch die Werteschwankungen zwischen den einzelnen Schichten deutlich zu und
damit die Stabilitdt der darauf basierenden Klassifikation ab, weshalb n = 16 ge-
wahlt wird.

Aus Abbildung ist ersichtlich, dass die Werte geringfiigig von der Rich-
tung abhingen. Die Parameter in diesem Schaubild sind |G| = 512, ||[v]je = 1
und n = 16. Um ein moglichst richtungsunabhéingiges Mafs zu erhalten, wird wie
beschrieben eine Mittelung fiir die Cooccurrence-Matrizen fiir die vier Richtungen
durchgefiihrt.

Im vierten Schaubild, in Abbildung R.56(d]], werden die Schrittweiten variiert, so dass
|IVllo € {1,2,3,4}. Es findet hierbei jeweils eine Mittelung fiir die Cooccurrence-
Matrizen aus den vier oben aufgefiihrten Orientierungen der Verschiebungsvektoren
statt. Die beiden anderen Parameter sind |G| = 512 und n = 16. Fiir ||v||ec = 1
ist im Vergleich zu ldngeren Verschiebungsvektoren der minimale Abstand der Kon-
trastwerte von den Schichten aus den beiden Klassen am geringsten. Da aber auch
die Varianz der Kontrastintensititen in der Klasse der Schichten mit keinen oder nur
wenigen Artefakten am geringsten ist, wird ||v||.c = 1 gewé&hlt. Zusammenfassend
werden die Parameter |G| = 32, n = 16, ||v||coc = 1 verwendet und die Cooccurrence-
Matrix fiir die vier aufgefiihrten Orientierungen der Verschiebungsvektoren gemit-
telt. Fiir die Klassifizierung wurde basierend auf Abbildung der Schwellwert
Tcon = 0,003 bestimmt. CT-Bilder, deren Haralick-Kontrast diesen Wert iiberschrei-
tet, werden als artefaktbehaftet klassifiziert, ansonsten als artefaktfrei oder mit nur
geringen Rauschartefakten behaftet. Sowohl fiir das in Abbildung dargestellte
als auch fiir das als Goldstandard verwendete Bild in Abbildung beziehungs-
weise Abbildung liegen die Haralick-Kontraste mit CON = 0,0016 bezie-
hungsweise CON = 0.0008 wie erwartet unter dem Schwellwert Tcon. Fiir die in
Kapitel P.§ dargestellten Artefaktbilder sind die Werte in Tabelle P.7 aufgelistet. Er-
wartungsgemaf liegen diese iiber Ton. Fiir die sehr stark artefaktbehafteten Bilder
DS 3 und DS 14 bis DS 16 ergeben sich besonders hohe Werte. Der Zeitaufwand fiir
die Bestimmung des Haralick-Kontrasts inklusive der Skalierung der Bildintensitéten
auf 32 Grauwerte betrégt fiir ein Bild der Gréfe 512 x 512 Pixel 0,06 s. Das Verfahren
wurde im Rahmen der Arbeit zur Klassifizierung und bei entsprechender Klassifika-
tion zur Artefaktreduktion durch RFMAR von CT-Bildern bei etlichen Volumenda-
tensdtzen verwendet. Im Allgemeinen wurden die artefaktbehafteten Schichten wie
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beispielsweise bei dem Datensatz in Abbildung .56 korrekt klassifiziert. Einige we-
nige nahezu artefaktfreien Bilder wurden félschlicherweise als in die Klasse der arte-
faktbehafteten Bilder eingeordnet. In diesen Féllen wurde durch das in Kapitel P.4.3
beschriebene Verfahren zur Segmentierung der Metallsinusoide (vgl. Abb. 2.29) im-
mer eine zu starke Glattung durch RFMAR verhindert. Das Klassifikationsverfahren
hat sich somit als schnell und robust erwiesen und eignet sich dadurch fiir den be-
schriebenen Einsatz.

DS 1 2 3 4 5 6 7
CON 0,0086 0,0231 0,1024 0,0330 0,0373 0,0392 0,0174
DS 9 10 11 12 13 14 15
CON 0,0415 0,0419 0,0231 0,0188 0,0153 0,1148 0,1187
DS 16 17 18 19 20 21 22

CON 0,2041 0,0390 0,0133 0,0891 0,0458 0,0037 0,0804

Tabelle 2.7: Haralick-Kontraste fiir die Artefaktbilder aus Kapitel P.§.

2.12 Zusammenfassung

Herkommliche Verfahren zur Reduktion von Rauschartefakten versagen in vielen
praktischen Fillen, wenn die Rohdaten nicht vorhanden sind und die artefaktverur-
sachenden Metalle auferhalb der Rekonstruktionsbilder liegen. REMAR ist ein neues
Verfahren, das entwickelt wurde, um bei Rekonstruktionsbildern in den genannten
Fillen Rauschartefakte zu reduzieren. Dazu werden zunéchst durch numerische To-
mographie auf den Rekonstruktionsbildern Pseudorohdaten erzeugt. In einer Analyse
wurden die Bilder von Defektpixeln der urspriinglichen Rohdaten in den Pseudoroh-
daten untersucht. Es konnte gezeigt werden, dass trotz der Unterschiede zwischen
Defektpixeln und deren Bildern eine effektive Rauschartefaktreduktion durch eine
Modifikation der Pseudorodaten moglich ist. Diese erfolgt durch pixelweise konvexe
Kombinationen zwischen den unverinderten und den geglitteten Pseudorohdaten.
Die Gewichte dafiir werden aus der Indikatorfunktion der Metallsinusoide bestimmt,
die mit einer Waveletanalyse in den Pseudorohdaten segmentiert werden. Durch die
Wahl der dilatierten und gegliatteten Indikatorfunktion als Gewichtsmatrix werden
neue Artefakte vermieden, die sich bei Verwendung der Indikatorfunktion als Ge-
wichtsmatrix ergeben wiirden. Die hohe Leistungsfihigkeit und Praxistauglichkeit
von RFMAR werden nicht zuletzt durch die positive Resonanz mehrerer Radiologen
bestéatigt.
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Abbildung 2.56: Haralick-Kontrast aufgetragen iiber den CT-Schichten. Die Schichten 32

bis 38 enthalten starke Rauschartefakte. (a) Variation der Graustufen-
anzahl bei ||v]ooc = 1, n = 16 . (b) Variation der Schrittweiten bei
|G| =512, ||v]|s = 1. (c) Variation der Orientierung des Verschiebungs-
vektors bei |G| = 512, n = 16 und ||v||oc = 1. (d) Variation der Lénge
des Verschiebungsvektors bei |G| = 512 und n = 16. Fiir alle Schaubil-
der aufer (c) wird eine gemittelte Cooccurrence-Matrix bestimmt, die
sich aus den vier Cooccurrence-Matrizen fiir Orientierungen des Ver-
schiebungsvektors in 0°, 45°, 90° und 135° ergibt.
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ine ,yollstdndige und iiberdeckungsfreie* Zerlegung eines Bildes wird Segmen-

tierung genannt [20(]. Sie ,fasst benachbarte Bildpunkte zusammen, die einem
bestimmten Homogenitétskriterium geniigen [[16]. Dabei grenzt sie ,verschiedene
diagnostisch oder therapeutisch relevante Bildobjekte voneinander ab und schafft
dadurch eine Grundlage ,fiir eine weitergehende Analyse, Vermessung und 3D-Vi-
sualisierung® |73|. Aufgrund der Vielzahl moglicher Anwendungen gibt es eine sehr
grofse Zahl verschiedener Segmentierungsverfahren. Einige, wie die Schwellwertseg-
mentierung, histogramm- und texturbasierte Segmentierungen sowie die Segmentie-
rung homogener Bereiche anhand von Quadtrees, werden im Kapitel JJ beschrieben.
Eine umfassende Beschreibung wiirde jedoch den Rahmen dieser Arbeit sprengen.
Fiir eine vertiefende Behandlung der Thematik sei daher auf entsprechende Fachli-
teratur, beispielsweise [B7, BY, b7, B8, B3, [(3, [[3, P4, [[16, [[92, 00, 20|, verwiesen.
Wesentlicher Inhalt dieses Kapitels ist ein neu entwickeltes Verfahren zur automa-
tischen 3D-Segmentierung von Halswirbeln [[7(]], das im Weiteren beschrieben wird.
Dieses Verfahren stellt gleichzeitig eine Anwendung fiir RFMAR dar. Nach Anwen-
dung von RFMAR lisst sich das Verfahren auch bei artefaktbehafteten Datensétzen
einsetzen. Die Implementierung findet in Java / Java3D ohne Verwendung zusétzli-
cher Bibliotheken statt. Alternativ wire die Verwendung von Standardbibliotheken
zur Bildsegmentierung und -visualisierung denkbar, beispielsweise von I'TK und VTK

[L10, 1],

3.1 Verfahren zur Segmentierung von Halswirbeln

Die Wirbelsiule ist ein wichtiges Korperorgan und nimmt eine zentrale Stellung fiir
die Biomechanik sowie das vegetative und sensomotorische System des Menschen
ein. Einerseits stabilisiert sie den Korper und ermdoglicht den aufrechten Gang. An-
dererseits verlaufen durch sie ein Grofteil der vegetativen sowie der sensomotorischen
Signale. Aufgrund von Bandscheibenvorfillen, degenerativen Erkrankungen wie bei-
spielsweise Osteoporose, Wirbelneoplasie oder Unfallverletzungen kann dieses emp-
findliche System gestort und eventuell stark eingeschriankt werden.

Fiir die Diagnostik, die Therapie oder auch die Planung von chirurgischen Eingriffen
stellt die Segmentierung einzelner Wirbel aus tomographischen CT-Bildern haufig
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einen wichtigen Vorverarbeitunsschritt dar. Die Segmentierung der kompletten Wir-
belsdule anhand von CT-Daten lésst sich durch eine einfache Schwellwertsegmentie-
rung realisieren. Die Segmentierung einzelner Wirbel hingegen erfordert eine Tren-
nung der in gelenkigen Verbindungen stehenden Wirbel im Volumendatensatz. Diese
scheinen im Volumendatensatz an etlichen Stellen miteinander verschmolzen zu sein,
wie beispielsweise innerhalb der in Abbildung B.3 grau umrandeten Regionen. Eine
Moglichkeit zur Trennung von Wirbeln stellt die manuelle Abgrenzung der Wirbel
voneinander dar. So wird etwa in einem Segmentierungsverfahren von KANG ET AL.
[R21]], in einer anderen, aber von der Problemstellung vergleichbaren Anwendung, zur
Trennung des Oberschenkelhalses und der Hiiftpfanne vom Anwender interaktiv eine
Trennfliche angegeben. Im Bereich der Halswirbelséule stellt die Trennung aufgrund
flacher Wirbel, geringer Distanzen zwischen den einzelnen Wirbeln und relativ kom-
plexen Wirbeloberflichen ein besonders schwieriges Problem dar. Im Weiteren wird
ein Verfahren zur automatischen Trennung der Halswirbel vorgestellt. Die Trennung
erfolgt hierbei entlang von Hyperebenen, deren Positionen und Orientierungen au-
tomatisch ermittelt werden. Das Verfahren ermdoglicht somit keine exakte Trennung
der Wirbel entlang anatomischer Grenzen. Fiir etliche Anwendungen, beispielsweise
fiir die Registrierung einzelner Wirbel zwischen den Volumendaten in verschiedenen
Rotationsstellungen des Halses [f9], geniigt jedoch die resultierende Wirbelsegmen-
tierung. Wird eine exaktere Segmentierung bendtigt, so kann dies beispielsweise wie
in [p])] anhand aktiver Modelle erfolgen. Hierzu werden jedoch gute initiale Positio-
nierungen der einzelnen Wirbelmodelle benétigt. In [BI] erfolgt dies interaktiv. Durch
eine vorherige Wirbelsegmentierung mit dem im Folgenden beschriebenen Verfahren
lasst sich dieser Schritt automatisieren.

Das Verfahren macht sich den Aufbau der Wirbelsidule zunutze. Sowohl das Riicken-
mark im Wirbelkanal, im Inneren der Wirbelsiule, als auch die umliegenden Gewebe
haben geringe Hounsfield-Einheiten, so dass bei einer Schwellwertsegmenteriung der
Knochen die Wirbelsiule als innen hohles Organ mit Offnungen nach aufen im Be-
reich der Bandscheibenficher erscheint. Die Idee des Verfahrens besteht darin, in
den Hohlkorper einen virtuellen Ballon zu setzen und diesen anschliefend so zu di-
latieren, dass er aus den Zwischenwirbelbereichen austritt. Die Ausbuchtungen im
Bereich der Bandscheibenfécher stellen sich als zusammenhéngende elliptische Berei-
che auf der Ballonoberfliche dar, die sich durch Analyse der Oberflichenkriimmung
bestimmen lassen. Durch die Verwendung des Ballons wird das dreidimensionale Pro-
blem auf ein zweidimensionales Problem zuriickgefiihrt, das sich effizient berechnen
lasst.

Im Gegensatz zur CT lassen sich Knochen in Magnetresonanztomographie(MRT)-
Bildern nur schwierig segmentieren, da es in der MRT keine absoluten Gewebeinten-
sititen gibt und im Allgemeinen der Kontrast zwischen Knochen und Weichgewebe
viel geringer als im CT ist. Trotzdem eignet sich auch hier das Ballon-basierte Seg-
mentierungsverfahren, wie im Weiteren gezeigt wird.
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3.1.1 Ballonmodell

Gegen Ende der 1980er Jahre stellten KASS ET AL. [[07] Snakes fiir Anwendungen
der Bildverarbeitung wie der Detektion von Linien vor. Snakes sind mathematische
Kurven, die initial an einer Stelle im Bild positioniert werden und sich dynamisch
aufgrund von Kréften im Bild bewegen, bis die Krifte verschwinden. Die Krifte
konnen sich beispielsweise durch die Bildintensitidten entlang der Pixel, auf denen
sich das Snake befindet, definieren. Das Konzept wurde wenig spéiter auf Ballons,
dreidimensionale aktive Konturen, erweitert |28, 27|. MCINERNEY ET AL. |[33| geben
einen Uberblick iiber Anwendungen fiir aktive Konturen wie beispielsweise Ballons
in der medizinischen Bildverarbeitung.

Ballons lassen sich unter anderem anhand von Feder-Masse-Modellen beschreiben
A, Kap. 7|, |00, Kap.9.3.2]. Das dazu in dieser Arbeit verwendete Feder-Masse-
Modell lehnt sich an das von STEIN |[94] beschriebene Modell an. Der Ballon setzt
sich aus m elastisch verbundenen n-Polygonen zusammen (s. Abb. B]). Die Polygone
werden vertikal iibereinander gestapelt, so dass der initiale Ballon das Gittermodell
eines Zylinders beschreibt. Die Punkte pg’j reprasentieren Massepunkte, die in der
Horizontalen innerhalb des n-Polygons mit den Massepunkten p?; , und p?;,, durch
Federn der Ruhelédnge [, verbunden sind. Zusétzlich besteht eine vertikale Verbindung
durch Federn der Ruheldnge [, mit den Punkten p?—l,j und p?H’j, die zu dem dariiber-
beziehungsweise darunterliegenden Polygon gehéren. Um den Ballon nach oben und
unten zu schliefsen, werden zusétzlich die Punkte p, und p, definiert, die in der
Mitte des obersten beziehungsweise des untersten Polygons liegen und durch Federn
mit den Ecken dieser Polygone verbunden sind. Diese Punkte verdndern nicht ihre
Position wihrend der Dilatation des Ballons.

Abbildung 3.1: Der Ballon links im Bild setzt sich aus elastisch verbundenen n-Polygonen
(hier Pentagone) zusammen. Rechts im Bild ist ein Datenvolumen sym-
bolisiert, in das exemplarisch eine Schnittebene eingezeichnet wurde.

Die Dilatation erfolgt iterativ so, dass jeder Massepunkt zum Zeitpunkt £ um den
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Vektor

£l = wy- & - (wss); + weay ; + wil; ;), wy >0, 0 < ws,wg,w; <1 (3.1)

zu dem Punkt pfj.l := pj; +£f; verschoben wird. Die Funktion &; ; beeinflusst hierbei
die Form des Ballons wéhrend der Dilatation, die Vektoren sj;, a} ; und i; ; model-

lieren die Federkraft, eine Kraft aufgrund eines Luftdrucks im Inneren des Ballons
sowie eine Kraft, die durch die Voxelintensitidten hervorgerufen wird. Die Faktoren
W§, Ws, W, und w; sind konstante Gewichte, mit denen die Krafte aufeinander abge-
stimmt werden.

Die Federkraft ergibt sich wie folgt

Sﬁ,j = dv : 5(p§,jv pg*l,j? lv) + dv : S(pg,ja p§+1,j7 lv)
+ dh ’ S(pg,]ﬁpg,j—l) lh) + dh ’ S(pija pﬁ,j-l,-lv lh), 0< dmdh < 17 lm lh > 03
(3.2)
. P~ pl -1
Pa — Po|| —
$(Pas Poy 1) := (Pa — Pp) - max {0, —} : (3.3)
[Pa — o]

Hierbei dienen die Gewichte d, und d;, der Abstimmung der Federkréfte in vertikaler
und horizontaler Richtung.

Die Dilatation des Ballons wird {iber eine konstante Kraft

to=anl,a>0 (3.4)

a; 0§

gesteuert, der auf die Knoten in Richtung der jeweiligen Oberflichennormalen an

wirkt. Der Wert « représentiert dabei den Luftdruck. Die Berechnung der nf’j erfolgt
iiber das Kreuzprodukt, das heifst
¢ (pg,jfl - Pg,jﬂ) X (pg—l,j - P§+1,j)

7 ||(P§,j71 - Pijﬂ) X (ngl,j - P§+1,j)||

Der Bildkraftvektor i} ; bestimmt sich durch die Voxelintensitdten an den Koordi-
naten der Massenpunkte. Fiir Massenpunkte auf Zwischenvoxelpositionen geschieht
dies durch trilineare Interpolation. In dieser Arbeit wird i} ; folgendermaken defi-
niert:

0, f(pij) < g0
iij = _gCT(pi,j) : n§7j7 mit gCT(pi,j) = %: 9o < f(pi,j) <g1 (3.6
1, sonst.

Die Parameter gy und g; bezeichnen hierbei einen unteren und oberen Schwellwert,
die fiir einen linearen Ubergang zwischen der Bildkraft Null im Weichteilbereich und
der Bildkraft Eins im Bereich der Knochen sorgen. Fiir CT-Bilder wird im Folgenden
go = 200 HU sowie g; = 400 HU gewahlt.
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Durch Variation der Gewichte ws, w,, und w; in (B-]]) lassen sich die einzelnen Krifte
aufeinander abstimmen. Fiir CT-Daten wird in dieser Arbeit w, = 0,3, w, = 0,45 und
w; = 0,75 verwendet. Durch wy wird die Vektorldnge des resultierenden Kraftvektors
beeinflusst. In dieser Arbeit wird w; = 0,29 gesetzt. Sobald der Ballon aus den Zwi-
schenwirbelbereichen tritt, stehen die Normalenvektoren in den sich dabei ergebenden
elliptischen und hyperbolischen Bereichen zum Teil fast senkrecht auf den Normalen-
vektoren in den dazwischenliegenden Bereichen. Es wird davon ausgegangen, dass der
initiale Ballon so orientiert ist, dass er vertikal anndhernd in Richtung des Wirbelka-
nals verlduft. Somit stehen die Normalenvektoren n} ; in den Zwischenbereichen nach
Austritt aus dem Wirbelkanal auch zum Teil senkrecht auf den initialen Normalen-
vektoren ngj. Um zu verhindern dass sich der Ballon in Richtung dieser Normalenvek-
toren ausdehnt, dabei beispielsweise die Wirbelb6gen umschliefst, und sich aufgrund
der geringen Absténde zwischen den Wirbeln dabei selbst durchdringt, ist in (B.])
die Funktion &; ; eingefiihrt. Sie wird in diesem Fall zu

gf] = |<n§,j>n?,j>| (3.7)
bestimmt. Stehen die beiden Normalenvektoren senkrecht aufeinander, nimmt das
Skalarprodukt den Wert Null an und sorgt somit dafiir, dass keine Ausdehnung
des Ballons in dieser Richtung stattfinden kann. Die Dilatation des Ballons endet,
wenn die maximale Linge aller Vektoren fifj kleiner als eine vorgegebene Schwelle,
in diesem Fall ein Viertel des Pixelabstands innerhalb der einzelnen CT-Schichten,
betriagt oder eine maximale Anzahl von Iterationsschritten erreicht ist. Diese An-
zahl wurde hier mit ¢ = 300 durch Experimente bestimmt. Der Rechenaufwand
betrigt O(mnt). Typischerweise dauert die Dilatation des Ballons ungefihr 15 Se-
kunden.

Initialisierung des Ballons

Es wird in dieser Arbeit davon ausgegangen, dass die grobe Lage des Patienten und
damit auch die ungefihre Orientierung der Wirbelsdule bekannt ist. Unter diesen
Voraussetzungen ist eine automatische Bestimmung der Lage des Wirbelkanals mdog-
lich (s. [I6, £9]). In dieser Arbeit erfolgt die Positionierung des Ballons in den Wir-
belkanal manuell. Fiir die betrachteten Datensitze war jeweils eine Initialisierung
als zylindrischer Ballon, der vollstindig im Wirbelkanal liegt, mdglich. Ist dies bei-
spielsweise bei der Untersuchung ldngerer Wirbelsdulenausschnitte in gréferen Da-
tenvolumen nicht moglich, so kann das Volumen in kleinere Teilausschnitte unterteilt
werden, fiir die dann jeweils die eine entsprechende Initialisierung des Ballons als
Zylinder im Wirbelkanal mdéglich ist. In Abbildung wird exemplarisch anhand
einer Oberflichenvisualisierung des schwellwertsegmentierten Knochengewebes in ei-
nem Volumendatensatz der im Wirbelkanal positionierte initiale Ballon als Draht-
gittermodell dargestellt'. Tn Abbildung ist der dilatierte Ballon abgebildet.

IFiir die Extraktion der Knochenoberfliichen als Dreiecksnetz wurde das Marching Cubes-Verfahren
implementiert. Die dazu benGtigte Tabelle basiert auf [[J. Zur Reduktion der Anzahl von Dreiecken
wurde das bei WaATT [R12, 2.5.1] beschriebene Verfahren implementiert.
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Abbildung 3.2: (a) Initialisierung des virtuellen Ballons im Wirbelkanal. Exemplarisch
sind einige Regionen grau umrandet, an denen die Wirbel miteinander
verschmolzen zu sein scheinen. (b) Dilatierter Ballon. In den Zwischen-
wirbelbereichen wolbt sich der Ballon nach aufien. In den dargestellten
Bildern sind ein Ausschnitt der Schédelbasis sowie die drei obersten Hals-
wirbel von hinten zu sehen. Links im Bild ist jeweils ein Stiick des Kie-
ferknochens zu erkennen.

Der Ballon setzt sich aus m = 60 regelméfigen Polygonen mit n = 25 Ecken zu-
sammen. Der initiale Durchmesser betrigt in den hier untersuchten Datensétzen
1 cm. Der Datensatz, der der Abbildung zugrundeliegt, besteht aus 41 aufeinander-
folgenden CT-Schnittbildern. Die Pixelauflosung innerhalb der Schichten betrigt in
2- und y-Richtung jeweils 0,29 mm, der Abstand zwischen den einzelnen Schichten
1,5mm.

Gliattung der Ballonoberflache

Die Oberfliche des dilatierten Ballons weist zun#chst hiufig eine hochfrequente Struk-
tur auf, die aus vielen lokalen elliptischen und hyperbolischen Regionen (s. Def. B.1)
besteht, wie exemplarisch in Abbildung dargestellt.

In dieser Abbildung sind elliptische Bereiche hell und hyperbolische dunkel darge-
stellt. Der Ballon eignet sich in dieser Gestalt noch nicht fiir eine Analyse der groben
Ballonform. Dazu muss zunéchst eine Gliattung des Ballons durchgefiihrt werden.
Durch Gldttung der Ballonoberfliche tritt die grobe Form des Ballons deutlich her-
vor (s. Abb. B.3(b)). Dies wird durch das im folgenden beschriebene \|u-Verfahren
von TAUBIN [[9§] erreicht. Zu jedem Punkt p; ; des Polygonnetzes wird der gemittelte
Vektor

1 .
d;; = S Z Pij —Pri Liji={(k 1) e Ny, xZ:||(i,7) — (k,1)]|cc =1} (3.8)

(ke ;
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(a) (b)

Abbildung 3.3: Visualisierung des dilatierten Ballons aus Abbildung B.3. (a) Ungegliittete
Ballonoberfliche. (b) Gegléttete Ballonoberfliche nach 140 Iterationen
des A|p-Verfahrens.

bestimmt?. Der Punkt p; ; wird einmal um den mit ), einmal um den mit u gewich-
teten Vektor d; ; verschoben, wie in Algorithmus B.1 dargestellt wird. Die Gewichte
werden mit unterschiedlichem Vorzeichen gewihlt. Weitere Bedingungen fiir die Ge-
wichte sind [[9§] zu entnehmen. Bei geeigneter Wahl der Gewichte ist gewihrleistet,
dass das Polygonnetz nicht durch die Glattung schrumpft (s. [I9§]). Dadurch bleibt
die Kriimmung der globalen Form enthalten wihrend feine Strukturen verschwin-
den.

In dieser Arbeit werden die Gewichte A = 0,330 und p = —0,331 wie in [[[9§, Abb. 6]
verwendet. Eine Anzahl von 140 Iterationen fiihrte bei allen CT-Datensétzen zu
Ballonoberflachen, auf denen sich die elliptischen Bereiche gut von den hyperbolischen
Bereichen abtrennen lassen (vgl. Abb. B.3(b])). Der Aufwand fiir die Glittung betrigt
O(mn). Die 140 Iterationsschritte fiir die Glattung benétigen typischerweise ungefihr
2 Sekunden.

3.1.2 Krimmungsanalyse

Streng mathematisch ist es nicht sinnvoll beziehungsweise nicht moglich Krimmun-
gen auf der Oberfliche eines Polygonnetzes zu bestimmen, da die einzelnen Facetten
des Netzes nicht gekriimmt sind und die Oberfliche an den Ubergiingen zwischen
den einzelnen Facetten nicht differenzierbar ist. Falls der Ballon sich nicht selbst

?In (B.§) sind j = n beziechungsweise | = n gleichbedeutend mit j = 0 beziehungsweise I = 0, sowie
j = —1 beziehungsweise [ = —1 gleichbedeutend mit j = n — 1 beziehungsweise | = n — 1 zu
betrachten. Fiir ¢ = 0 entsprechen alle oberen Nachbarpunkte dem Punkt p, und fiir i = m — 1
alle untere Nachbarpunkte dem Punkt p,.
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Algorithmus 3.1 A|u-Verfahren

Eingabe: polygonnetz  Ballon als Polygonnetz
A Gewichtsfaktor
L Gewichtsfaktor
#iterationen Anzahl der Iterationen
Ausgabe: polygonnetz  geglitteter Ballon

1 foreach iteration € {0,... #iterationen-1} do
2 polygonnetz’ < polygonnetz

3 foreach Punkt p im Polygonnetz do

1 d < bestimme gemittelten Vektor
5 p<p + Ad

6 od

7 polygonnetz’ < polygonnetz

8 foreach Punkt p im Polygonnetz do

9 d < bestimme gemittelten Vektor
10 p< p’ +ud

11 od

2 od

durchdringt, ldsst sich dessen Polygonnetz als Approximation einer differenzierbaren
zweidimensionalen Untermannigfaltigkeit des R? auffassen®. Auf einer solchen lassen
sich offensichtlich Kriimmungen bestimmen. Im Gegensatz zur Differentialgeometrie
einer Kurve lassen sich fiir einen Punkt auf einer Fliche im Raum unterschiedliche
Kriimmungen definieren. Bei einer zweidimensionalen Flache wird iiber die beiden
Hauptkrimmungen k1 und ko die Gaufs-Krimmung

K= KR1R2 (39)

definiert?. Die Gauf-Kriimmung ermdglicht eine Unterscheidung zwischen elliptischen
und hyperbolischen Punkten auf der Fliche geméR Definition B.]

Definition 3.1 Ein Punkt p einer Fliche heifst
elliptisch, wenn K(p) > 0,
hyperbolisch, wenn K(p) < 0.

Zur Bestimmung beziehungsweise Abschitzung der Gauf-Kriimmungen auf Poly-
gonnetzen existieren verschiedene Verfahren |4, B0, [3@, [9§]. In dieser Arbeit wird

3Es geniigt hier, sich eine differenzierbare zweidimensionale Untermannigfaltigkeit des R3 als Fléiche
im R3 vorzustellen, die in jedem Punkt differenzierbar ist. Eine exakte Herleitung und Definition
des Begriffes Mannigfaltigkeit wiirde den Rahmen des Buches sprengen. Es sei hierfiir auf Stan-
dardlehrbiicher der Differentialgeometrie, beispielsweise [[L0g], verwiesen.

4Fiir eine detaillierte Beschreibung sei auf [ verwiesen.
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Abbildung 3.4: 1-Ring-Nachbarschaft einer Ecke im Dreiecksnetz. Baryzentrische Flache
grau eingeférbt.

das in [f4] beschriebene Verfahren mit baryzentrischer Flichenabschiitzung verwen-
det. Bei den Verfahren wird davon ausgegangen, dass das Polygonnetz als Dreiecks-
netz vorliegt. Java3D wandelt bei Aufruf der Methode NormalGenerator.generate
Normals(giBalloon) auf das GeometryInfo-Objekt giBalloon, das den Ballon re-
prisentiert, automatisch aus dem Polygongitter ein Dreiecksnetz®. Zur Bestimmung
der Gauf-Kriimmung an einem Punkt p wird dessen 1-Ring-Nachbarschaft unter-
sucht, die sich aus den an diesen Punkt angrenzenden Dreiecken zusammensetzt, wie
in Abbildung B4 exemplarisch gezeigt wird. Der Winkel im Punkt p des i-ten an-
grenzenden Dreiecks in der 1-Ring-Nachbarschaft wird mit «; bezeichnet. Aus dem
Wert

N-1
K:=2r-> o (3.10)
=0

sowie dem baryzentrischen Flidcheninhalt S, der einem Drittel der Gesamtfliche der
angrenzenden Dreiecke entspricht |f4], bestimmt sich die Gauk-Kriimmung zu

K
K=—. 3.11
- (311
Zur differentialgeometrischen Herleitung dieser Formel sei auf |[I4], [3§] verwiesen. Der
Aufwand zur Bestimmung der Kriimmung liegt in O(mn). Die Kriimmungsanalyse

des Ballons liegt typischerweise unter einer Sekunde.

In Abbildung ist exemplarisch ein Sagittalschnitt des Wirbelkanals dargestellt.
Der virtuelle Ballon tritt im Allgemeinen hauptséchlich dorsal, in Abbildung B.j
rechts im Bild, aus dem Wirbelkanal. Aus diesem Grund wird die Kriimmung nur
im dorsalen Bereich des Ballons untersucht. Dieser lasst sich im Kopf-Hals-Bereich
beispielsweise anhand der Rotationsstellung des Kopfes bestimmen, die sich aus Sym-
metriebetrachtungen der Schiidelbasis automatisch abschiitzen lisst [B9]. In einem
Winkelbereich von +70° zu der ermittelten Orientierung werden die zusammenhén-
genden elliptischen Regionen durch ein Region Growing-Verfahren, das sich an [,
Kap. 19.5.2| orientiert, segmentiert. Die Regionen sind hierbei nach oben und unten

5Beide Klassen befinden sich im Paket com.sun.j3d.utils.geometry.
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()

Abbildung 3.5: (a) Sagittalschnitt durch die obere Halswirbelsdule (rechts: dorsal).
(b) Volumenvisualisierung des Datensatzes aus (a) mit dilatiertem und
geglatteten Ballon von lateral. (c) Freigestellter Ballon aus (b).

durch die hyperbolischen Bereiche und nach links und rechts durch den vorgegebenen
Winkelbereich beschrinkt. In Abbildung und ist rechts der betrachte-
te Winkelbereich durch ein helles Grau, die iibrigen ellipsoiden Bereiche durch ein
dunkleres Grau dargestellt.

3.1.3 Bestimmung der Trennebenen

Von den segmentierten Punkten werden die Mittelwerte der Koordinaten, das heifst
die Massenschwerpunkte der einzelnen elliptischen Regionen, bestimmt und dienen
als Referenzpunkte, durch die die einzelnen Trennebenen verlaufen. HAHN UND BETH
|Fd| wihlen die Trennebene parallel zu den Ebenen, in der die n-Polygone des initia-
len Ballons verlaufen. In Abbildung B. werden in den drei Abbildungen auf der
linken Seite die derart bestimmten Trennebenen an einem Beispieldatensatz darge-
stellt.

Anhand der Orientierung, in der sich die segmentierten elliptischen Bereiche im Raum
befinden, lassen sich jedoch Trennebenen definieren, die der Lage der Wirbel bes-
ser angepasst sind. Zur Bestimmung der Orientierungen eignet sich wie folgt die
Hauptachsen- beziehungsweise Karhunen-Loéve Transformation I3, P23, [16¢, [99).
Seien p;,¢ € I die Punkte in einer segmentierten elliptischen Region, p deren Mas-
senschwerpunkt und S :=3"._,(p; —p)(p; — P)" eine 3 x 3-Matrix. Die Hauptachsen-
transformation liefert nun die Eigenvektoren von S der Groéfe der Eigenwerte nach
geordnet zuriick [fJ|. Die Geraden, die durch den Massenschwerpunkt in Richtung
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der Eigenvektoren verlaufen, werden Hauptachsen genannt®. Der Eigenvektor e des
grokten Eigenwertes definiert diejenige Hauptachse, fiir die der mittlere quadratische
Abstand zwischen den einzelnen Punkten und deren orthogonaler Projektion auf die
Geraden minimal wird. Insofern stellt diese Hauptachse die beste Reprisentation der
Punktwolke dar und wird zur Bestimmung der gesuchten Neigung der Trennebene
verwendet.

Anhand der Darstellungen des Ballons von der Seite (s. Abb. B.5(c]) und mit Blick
auf die segmentierten elliptischen Regionen (s. Abb. B-6{c]) kann man sich ein Bild
der Punktwolken dieser Regionen machen. Die gesuchte Hauptachse beschreibt die in
Abbildung zu erkennenden Neigungen der segmentierten Regionen. Die beiden
anderen Hauptachsen sind sehr von der Stdrke der Auswdlbungen beziehungsweise
von dem Winkelbereich, in dem die elliptischen Regionen untersucht werden, abhéin-
gig und eignen sich deshalb nicht fiir die Bestimmung der Ebenenneigung. Deshalb
wird dazu nur die erste Hauptachse herangezogen. Die Trennebene wird nun jeweils
so bestimmt, dass diese Hauptachse in der Ebene liegt. Die endgiiltige Festlegung
der Trennebene erfolgt anhand der vertikalen Orientierung v des initialen Ballons im
Wirbelkanal so, dass die Trennebene senkrecht auf der durch e und v aufgespannten
Ebene steht. Die geneigten Trennebenen sind in den Bildern auf der rechten Sei-
te von Abbildung B.g zu erkennen. In den Abbildungen B.6(e)] und B.6(f) ist jeweils
ein segmentierter Halswirbel zum Vergleich dargestellt. Aufgrund der Ebenenkippun-
gen entspricht der in Abbildung segmentierte Wirbel besser dem tatséchlichen
Wirbel als der in Abbildung dargestellte.

3.1.4 Wirbelsegmentierung

Die Segmentierung der Wirbel wird durch ein dreidimensionales Region-Growing-
Verfahren realisiert”. Fiir die Segmentierung der einzelnen Wirbel werden jeweils
zwischen zwei Trennebenen, die den Wirbel nach oben und unten begrenzen, vom
Wirbelkanal aus Suchstrahlen in Normalenrichtung des initialen Ballons ausgesandt.
Die Stellen, an denen die Suchstrahlen auf Knochengewebe treffen, werden als Saat-
punkte fiir das dreidimensionale Region Growing verwendet. Segmentiert wird alles
Knochengewebe, das jeweils innerhalb von zwei Trennebenen liegt. Ein Beispiel fiir
die Segmentierung eines Wirbels ist Abbildung B-6{f] zu entnehmen. Das Segmentie-
rungsverfahren wurde auf insgesamt elf unterschiedliche Datensétze angewandt, in
denen die Wirbel erfolgreich segmentiert wurden.

6In der Physik spricht man von Haupttrigheitsachsen.
"Es wurde hierfiir das zweidimensionale Verfahren von FOLEY ET AL. [f6, Kap. 19.5.2] auf drei
Dimensionen erweitert.
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Abbildung 3.6: Wahl der Trennebenen. Auf der linken Seite: Ebenen parallel zur n-
Polygonen des initialen Ballons. Auf der rechten Seite: Ebenenrichtung
bestimmt anhand von Hauptachsentransformationen der segmentierten
elliptischen Regionen. (a), (b) Trennebenen im Volumendatensatz. (c),
(d) Trennebenen wie oben, jedoch am Ballon. (e), (f) Trennebenen wie
oben, jedoch mit segmentiertem Wirbel.
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3.1.5 Metallartefakte

In Abbildung ist die Oberflichenvisualisierung eines artefaktbehafteten Da-
tensatzes dargestellt. Obwohl alle Artefaktstrukturen, die nicht mit den Polygon-
netzen der Wirbel zusammenhéngen, automatisch entfernt wurden, sind im Bild
immer noch starke Artefakte zu erkennen. Aufgrund der vielen Artefakte im Wir-
belkanal sind die Bildkrifte zu stark, so dass der Ballon nicht korrekt dilatiert
(s. Abb. B.7(b]). Nach automatischer Artefaktreduktion durch RFMAR ergibt sich
der in Abbildung dargestellte Datensatz, in dem der Ballon korrekt dilatiert.
Das Ballonverfahren zur Wirbelsegmentierung stellt somit eine geeignete Anwendung
fiir RFMAR dar.

3.2 Wirbelsegmentierung in MRT-Datensitzen

In diesem Abschnitt wird gezeigt, dass das oben beschriebene Verfahren zur Wir-
belsegmentierung auch bei Magnetresonanztomographie(MRT)-Datensitzen ange-
wandt werden kann, um automatisch Trennebenen zwischen den einzelnen Wirbeln
zu definieren.

Wihrend bei der CT die Absorption von Réntgenstrahlen durch das Gewebe gemes-
sen wir, findet bei der MRT eine Anregung der Protonen im Ké&rper statt. Diese sen-
den daraufhin ein messbhares Signal aus. Bei geeigneter Realisierung lassen sich dar-
aus tomographische Bilder rekonstruieren. MRT-Scanner bieten verschiedene MRT-
Sequenzen an, durch die sich unterschiedliche Gewebe in gewissen Grenzen verschie-
den anregen lassen. Dadurch ergeben sich unterschiedliche Bildintensititen fiir ein-
zelne Gewebe. Die Beschreibung der MRT ist jedoch nicht Gegenstand dieser Arbeit.
Eine Einfiihrung in die Thematik bieten |2, [21, [[3§, [93]. Die physikalischen Grund-
lagen der magnetischen Kernresonanz findet man in [fI].

Die MRT bietet gegeniiber der CT zwei wesentliche Vorteile: Sie ist nach heuti-
gem Wissensstand fiir den Menschen unschédlich, des Weiteren liefert sie einen sehr
viel héheren Weichgewebskontrast als die CT. Nachteile gegeniiber der CT ergeben
sich unter anderem dadurch, dass die MRT keine absoluten Gewebewerte kennt.
Je nach Aufnahmeparametern ergeben sich vollig unterschiedliche Kontraste. Fiir
die Segmentierung von Knochen und damit auch von Wirbeln stellt sich das Pro-
blem, dass Knochengewebe aufgrund verhéltnisméfig wenig eingelagerter Protonen
signalschwach ist und héaufig einen sehr schlechten Kontrast gegeniiber verschiede-
nem Weichgewebe aufweist. Insbesondere ist es im Allgemeinen nicht mdoglich, iiber
eine Schwellwertsegmentierung Knochengewebe im MRT zu segmentieren. Ebenso
ist eine Oberflichenvisualisierung der Wirbel hdufig nicht ohne Interaktion mog-
lich.
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(e) (f)

Abbildung 3.7: Wirbelsegmentierung in artefaktbehafteten CT-Daten. (a), (b) Im arte-
faktbehafteten Datensatz ist eine korrekte Dilatation des Ballons hiufig
nicht moglich. (¢) Datensatz wie in (a) nach Anwendung von RFMAR.
(d) Im artefaktreduzierten Datensatz kann der Ballon korrekt dilatiert
werden. (e) Initialisierung des Ballons. (f) Freigestellter dilatierter und
gegléatteter Ballon.
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Zum Test des Verfahrens dient ein T2-gewichteter MRT-Datensatz® der oberen Hals-
wirbelsdule. Durch die verwendete Sequenz ergibt sich ein guter Kontrast zwischen
dem Riickenmark und dem Knochengewebe. Die Anpassung der Schichtintensitéiten
aufeinander erfolgte manuell durch Helligkeitsanpassungen in den besonders dunklen
Schichten am Rand des Volumens. Automatische Verfahren zur Helligkeitsanpassung
werden in [[8Y, Kap. 2|, [B1, [84, PTI§| beschrieben und lassen sich bei Bedarf in die

Software integrieren.

Um das Ballonverfahren in der MRT einsetzen zu konnen, muss vor allem der Bild-
kraftvektor iﬁd- an die jeweilige Sequenz angepasst werden. In diesem Fall wird der
Vektor folgendermalfsen definiert:

1, f(Pij) < 90
iﬁ,j = _gMRT(pi,j) : n;j; mit gMRT(pi,j) = I %, go < f(pi,j) <
0, sonst

(3.12)
mit go = 60 und g; = 100. Eine Abbildung des im Beispieldatensatzes dilatierten
Ballons ist in Abbildung B.§ zu sehen. Da eine Oberflichenvisualisierung der Wirbel
im MRT aufgrund des schlechten Kontrasts zwischen den Wirbeln und dem sie um-
gebenden Gewebe sich nur schwer realisieren lisst, wird hier nur ein ausgewihltes
Schnittbild des Datensatzes dargestellt. In diesem Bild ist der oberste Halswirbel
zu erkennen. Die Schicht liegt exakt in einer hyperbolischen Region des Ballons.
Die anderen hyperbolischen Bereiche zeigen die Positionen der anderen Wirbel. Die
Trennebenen kénnen wie im CT gewéhlt werden. Die Anwendung von Region Gro-
wing zur Segmentierung der Wirbel ist in der MRT im Allgemeinen nicht moglich,
da aufgrund dhnlicher oder gleicher Bildintensitdten umliegender Gewebe keine Be-
schrinkung des Wirbels nach frontal, dorsal und lateral gewéhrleistet ist, weshalb
Region Growing in der Regel zu einem ,Auslaufen“ nach aufsen fithren wiirde. Eine
grobe Segmentierung der Wirbel lésst sich jedoch beispielsweise durch Ausschneiden
zylindrischer Subvolumen um den Wirbelkanal realisieren, die nach oben und unten
durch die Trennebenen beschrankt sind.

3.3 Zusammenfassung

Die automatische Trennung und Segmentierung von Wirbeln in tomographischen
Volumendaten ist ein schwieriges Problem der Bildverarbeitung. Durch Analyse der
Oberflichenkriimmung eines im Wirbelkanal dilatierten virtuellen Ballons lassen sich
die einzelnen Wirbel effizient voneinander nach oben und unten abgrenzen. In der CT
lassen sich die Wirbel durch Region Growing innerhalb der abgegrenzten Bereiche

8Die Aufnahme erfolgte auf einem Siemens Symphony MRT mit der Sequenz ,me3d“ und den
Aufnahmeparametern TE=24 ms, TR=47 ms.
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\

(c)

Abbildung 3.8: Wirbeltrennung in der MRT. (a) Ausgewihlte Schicht innerhalb eines
MRT-Volumens. In der Mitte ist das Riickenmark als helle Fliche zu
erkennen. Es wird vom obersten Halswirbel umgeben (rechts: dorsal).
(b) Dilatierter, gegldtteter Ballon mit transparent dargestellter Schicht
aus (a). Der Wirbel liegt wie erwartet in einer hyperbolischen Region.
(c) Ballon wie in (b), jedoch ohne MRT-Schicht.

segmentieren. Das Verfahren lésst sich mit geringen Modifikationen auch in der MRT
anwenden.

Fiir CT-Datensétze liefert das Ballonverfahren eine gute Anwendung fiir REMAR.
Es wurde exemplarisch an einem Datensatz gezeigt, dass durch vorherige Artefakt-
reduktion anhand RFMAR ein Einsatz des Ballonverfahrens auch bei stark artefakt-
behafteten CT-Datensitzen mdoglich ist.
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etallartefakte stellen nach wie vor ein grofles Problem in der medizinischen CT

dar. Die diagnostische und technische Qualitéit der resultierenden Rekonstruk-
tionsbilder ist insbesondere aufgrund von Rauschartefakten hiufig sehr schlecht und
schrankt dadurch eine direkte Weiterverarbeitung der Bilder stark ein.

Bisherige Verfahren zur Rauschartefaktreduktion versagten, wenn die Rohdaten nicht
vorhanden waren oder sich das artefaktverursachende Metall nicht im Rekonstrukti-
onsbild befindet. In dieser Arbeit wurde ein neues Verfahren entwickelt, das auch in
diesen Fillen eingesetzt werden kann. Oft ist dadurch eine Artefaktreduktion iiber-
haupt erst moglich. Das Verfahren stellt somit einen wesentlichen Fortschritt fiir die
medizinische Diagnostik sowie die rechnerbasierte Verarbeitung von CT-Bildern dar.
Dies zeigt sich auch durch die durchweg positive Resonanz verschiedener Radiologen,
die das Verfahren bewerteten.

Die Laufzeit von RFMAR ist hauptsidchlich von der Radontransformation sowie
der gefilterten Riickprojektion abhingig. Durch Verwendung schnellerer Implemen-
tierungen dieser beiden Operatoren ist eine starke Reduktion der Rechenzeit von
derzeit ungefihr 160 Sekunden pro Rekonstruktionsbild zu erwarten. Dadurch lie-
fse sich das Verfahren auch beispielsweise in einer Unfallchirurgie zur echtzeitna-
hen Artefaktreduktion bei CT-Aufnahmen von Verletzungen im Bereich der Kopf-
Hals-Gelenke einsetzen, die in vielen Fillen stark von Rauschartefakten iiberlagert
sind.

Das neue Verfahren eignet sich ausschlieflich zur Reduktion von Rauschartefakten.
Eine zuséitzliche Reduktion von Strahlauthiartungsartefakten liefse sich unter Umstén-
den wie folgt erreichen [[54, [59]: Mit Hilfe externer Tomographie ist eine eindeutige
Rekonstruktion von CT-Bildern auferhalb der Metalle ohne Einbeziehung der Roh-
daten innerhalb der Metallsinusoide md&glich. Die externe Tomographie ist jedoch
besonders empfindlich gegeniiber Storungen der verwendeten Rohdaten aufserhalb
der Metallsinusoide und liefert deshalb im Allgemeinen schlechte Ergebnisse. Es ist
jedoch moglich, dass sich aus einem Vergleich zwischen den durch RFMAR und den
durch externe Tomographie gewonnenen Rekonstruktionsbildern die Ausprigung der
Strahlaufhirtungsartefakte abschitzen und sich dadurch eine Reduktion von Strahl-
aufhirtungsartefakten erzielen lasst.

In einem weiteren Teil der Arbeit wird ein neues Verfahren zur automatischen Seg-
mentierung von Halswirbeln in CT-Volumendatensidtzen vorgestellt. Dies ist eine
wichtige Aufgabenstellung in der Diagnostik von Storungen an der Halswirbelsiule,

159
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der Chirurgie und der Orthopédie, beispielsweise bei Erkrankungen oder angebore-
nen beziehungsweise degenerativen Schiden der Halswirbelsdule. Eine Segmentierung
von Knochengewebe stellt bei CT-Datensidtzen im Allgemeinen kein Problem dar, da
sich dieses anhand der Hounsfield-Einheiten gut von anderem Gewebe unterscheiden
lasst. Die Segmentierung einzelner Halswirbel hingegen ist hiufig schwierig, da die
einzelnen Wirbel in den Gelenken eng mit den jeweils benachbarten Wirbeln verbun-
den sind und sie sich deshalb in den CT-Daten dort hdufig schlecht oder gar nicht
voneinander abgrenzen lassen.

In dem hier vorgestellten Verfahren wird ein Ballon in Form eines Feder-Masse-
Modells virtuell in den Wirbelkanal eingesetzt und iterativ dilatiert. Dabei tritt er
aus den Zwischenwirbelbereichen heraus, wobei die Ballonoberfliche dort eine ellip-
tische und ansonsten eine hyperbolische Form annimmt. Durch Analyse der Oberfla-
chenkriimmung lassen sich Ebenen zur Trennung und anschliefsenden Segmentierung
der Wirbel definieren. Nach vorheriger Artefaktreduktion durch RFMAR lésst sich
das Verfahren erfolgreich bei artefaktbehafteten CT-Datensétze einsetzen. Es wurde
gezeigt, dass ein Einsatz auch fiir MRT-Daten moglich ist.

Es ist zu erwarten, dass das Ballonverfahren, mdoglicherweise mit geringen Modifi-
kationen, auch fiir andere Abschnitte der Wirbelsdule einsetzbar ist. Bisher wurde
das Verfahren jedoch nur auf Volumendatensiitzen der Halswirbelsdule angewandt.
In einer anschliefenden Arbeit liefe sich der Einsatz auch fiir andere Wirbelsdulen-
abschnitte testen.

Eine Erweiterung des Verfahrens ist etwa durch Kombination der von GHEBREAB
[B1] vorgestellten aktiven Wirbelmodelle vorstellbar. Bei diesem Verfahren ist zur
Erzielung zufriedenstellender Segmentierungsresultate eine gute initiale manuelle Po-
sitionierung der Wirbelmodelle erforderlich. Diese konnte durch das Ballonverfahren
automatisch erfolgen.
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ieser Anhang dient hauptséchlich der eindeutigen Festlegung verwendeter Sprech-
weisen. Auf Herleitung und Beweise wird zum grofsen Teil verzichtet und statt-
dessen auf entsprechende Fachliteratur verwiesen, in der diese zu finden sind.

A.1 Definitionen

A.1.1 Inverse und schlecht gestellte Probleme

Definition A.1 (Inverses Problem [167]) Sei A : X — Y eine Abbildung zwi-
schen den beiden topologischen Rdumen X und Y. Beim direkten Problem wird die
Wirkung aus der Ursache berechnet, das heifst, es wird Az fiir x € X ermittelt. Wird
hingegen zu der Wirkung y € Y die Ursache x € X berechnet, so dass Az = v,
spricht man vom inversen Problem. o

Definition A.2 (Schlecht gestelltes Problem [I23], [67]) Sei A : X — Y eine
Abbildung zwischen den topologischen Rdumen X und Y. Das Problem (A, X,Y)
heiRt gut gestellt', wenn folgende Eigenschaften erfiillt sind:

1. Die Gleichung Ax = y hat fiir jedes y € Y eine Ldsung.
2. Dies Losung ist eindeutig bestimmt.

3. Die inverse Abbildung A~! : Y — X ist stetig, das heikt die Losung z hiingt
stetig von den Daten ab.

Ist eine der Bedingungen verletzt, so heifit das Problem schlecht gestellt?. o

A.1.2 Konvexe Kombinationen, Mengen, Hiillen und
Funktionen

Definition A.3 (Konvexe Kombination [84]]) Eine Linearkombination
> iz, a; € R von Elementen x; € V eines reellen Vektorraums V' heifit konveze
Kombination, wenn fiir die Gewichte «; gilt: > a; = 1 und o; > 0. O

Tengl.: well-posed
Zengl.: ill-posed

161
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Definition A.4 (Konvexe Menge [84]) Eine Teilmenge M eines reellen Vektor-
raums V heilst konver, wenn fiir je zwei Punkte aus M auch deren konvexe Kombi-
nation in M enthalten ist. 0

Definition A.5 (Konvexe Hiille [B4]) Sei M Teilmenge eines reellen Vektorrau-
mes V. Die konvere Hiille von M ist die kleinste konvexe Menge, die M enthilt,
das heift der Durchschnitt (), K; aller konvexen Mengen K; DO M. Sie entspricht der
Menge aller konvexen Kombinationen der Elemente z; € M. o

Definition A.6 (Konvexe Funktion [BJ]) Sei I C R. Eine Funktion f: I — R
heif’t konvex in I, wenn fiir alle x,y € I gilt:

() < i)

Gilt fiir alle z,y € 1

() < He )

so heifst die Funktion streng konvex in I. O

Bemerkung A.1 ([B3]) Sei I C R ein offenes Intervall und f € C*(I — R). Dann
qilt f st

konvez in I, sVreel: f'(x) >0,
streng konvex in I, < Vx el : f"(x) >0,

A.1.3 Zusammenhang einer Menge
Definition A.7 (Zusammenhang einer Menge [[[7]) Eine offene und zusammen-

hingende Menge M C R”™ heilst einfach zusammenhdngend, wenn der Rand M
zusammenhangend ist. O

A.1.4 Faltungen

Definition A.8 (kontinuierliche Faltung) Fiir f,g € R — R wird definiert:

Fxgl(t) = / f(@)g(t — z) da. (A1)

Definition A.9 (diskrete Faltung) Fiir f,g € Z — R wird definiert:

frgln] = fKlgln — k] (A-2)

O
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A.1.5 Grundlagen aus der Systemtheorie
Dirac- und Kronecker-§

In der Theorie linearer kontinuierlicher Systeme spielt die im Folgenden definierte -
Distribution (vgl. [219]) beziehungsweise der Dirac’sche §-Impuls eine wichtige Rolle.
Diese nimmt fiir diskrete Signale die Kronecker §-Funktion ein. Einige wichtige Ei-
genschaften der 0-Distribution beziehungsweise des Kronecker-6 sind in Tabelle [A]]
zusammengefasst.

Definition A.10 (Dirac’scher §-Impuls) Der Dirac’sche §-Impuls lésst sich als
folgender Grenzwert auffassen (vgl. [[5, Kap. 5|):

.1 t
S:R—R, t— jl}g}) Trect <T> (A3

Definition A.11 (Kronecker §-Funktion)

§:72 —{0,1}, tr—>{(1) ’ t:ég (A4)
Eigenschaft kontinuierlich diskret
Siebeigenschaft [ f(¢)d(t — a) dt = f(a) S flto[t — a] = fla]
Energie Ja(t) dt =1 O[] =
Linearitit ad(t) + B(t) = (a+ B)o(t) adlt] + Bé[t] = (a + B)d]t]

Skalierung 5( t) = %(5( )

Tabelle A.1: Eigenschaften des Dirac- beziehungsweise Kronecker-§.

Fouriertransformation

Zur Analyse der Frequenzen in einem Signal eignet sich die Frequenzzerlegung mit
Hilfe der Fouriertransformation. Die Kenntnis der Fouriertransformation und ihrer
Eigenschaften wird in dieser Arbeit vorausgesetzt. Fiir Beschreibungen der zugrun-
deliegenden Theorie sei auf [§, [3, R19] verwiesen. Es gelten hier folgende Definitio-

nen:
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Definition A.12 (Fouriertransformation) Sei f € L'(R"). Dann wird die Ab-
bildung # : L*(R") — Cy(R™), mit

a _ 1 —xé n
FAE) = o [ f@e e, Ve e R

(27
Fouriertransformation genannt. Die Funktion f = % f heilkt Fouriertransformierte

von f 0

Die Invertierung der Fouriertransformation ergibt sich durch folgenden Satz.

Satz A.1 (nach [RT9, Satz V.2.8]|) Die Fouriertransformation ist eine Bijektion
von . (R™) auf Z(R™). Der inverse Operator ist durch

1
a—1 _ %23 n
F7)@) = Gy [ F©de, Vo eR
gegeben. O
Beweis: Ein Beweis findet sich in [R19]. n

Definition A.13 Sei f € L*(R?). Mit

(P (,9) = J% /R e f(z,y) du

wird die Abbildung bezeichnet, die sich bei Berechnung von Fouriertransformationen
entlang einer Koordinatenachse ergeben. Entsprechend wird die inverse Abbildung
folgendermafen bezeichnet:

71 x ':L e’ f(w w
Ftulew) = = [ ey o

O

Definition A.14 (diskrete Fouriertransformation) Sei f € I!(INy,R) ein dis-
kretes Signal und wy = e “?™"_ Dann heifit

K =3 il

die diskrete Fouriertransformation (DFT) und

N

—_

Flklwi
k=0

die inverse DFT (IDFT). 0

flil =5

Die effiziente Berechnung der diskreten Fouriertransformation erfolgt anhand der
schnellen Fouriertransformation (FFT) beziehungsweise der inversen FFT (IFFT).
Diese werden ausfiihrlich in [§, [§, [[47, [52] beschrieben.
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A.2 Grundlagen der Wavelettransformation

Ahnlich wie die Fouriertransformation eignet sich die Wavelettransformation zur Fre-
quenzanalyse von Signalen. Wihrend aus der Fouriertransformation eine Darstellung
der Frequenzen des vollstdndigen Signals erfolgt, eignet sich die Wavelettransfor-
mation zu Frequenzanalyse von lokalen Signalausschnitten. Im folgenden Abschnitt
wird ein Uberblick iiber diejenigen Inhalte der Wavelettheorie gegeben, die fiir diese
Arbeit wichtig sind. Fiir eine ausfiihrliche Beschreibung sei auf [B€, [24, verwie-
sen.

Definition A.15 (Multi-Skalen-Analyse) Eine aufsteigende Kette abgeschlosse-
ner Unterrdume V,, C L*(R)

{oyc---VocVicVyCcV,,CV,C---CL*R)
heift Multi-Skalen-Analyse des L?(R), wenn folgende Eigenschaften erfiillt sind [Bd]:
Jvi = 2w,

JEZ
Vi = {0},
JEZ
fOyeV,e f@™) eV

und

VmeZ:feVy= f(-—n)e.

Weiterhin muss eine Funktion ¢ € Vj existieren, aus der die Funktionenfamilie
Gjn = 2_%¢(2_jx —n), j,n €7,

so abgeleitet wird, dass
{¢0,nln € Z}
eine orthonormale Basis des Vj bildet. o

Die Funktion ¢ € V, wird Skalierungsfunktion genannt.

Die orthogonalen Komplemente von V; in V;_; werden mit W; bezeichnet. Das
heift,
Vin=W;aV; V; LW

Bemerkung A.2 Aus der Konstruktion ergibt sich
Vi= P wi
i>j+1

und damit
L*R)=PwW;.

JEZ ]
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Sei ¢ € L*(R) eine Funktion mit kompaktem Triiger. Erfiillt die Funktion die Zulis-
sigkeitsbedingung

Y m 2
0<cy:=2m W(:j” dw < o0, (A.5)

wird sie Wavelet genannt [[24], wobei ¢ die Fouriertransformierte des Wavelets be-
zeichnet.

Fiir f € L*(R) und a € R\{0},b € R heift

1 t—a
i f)(a,h) = . ﬁ‘”( )> (A.6)

t—
i b / s ()@
1 —t
= %f * 1) <7) (A-S)
die Wavelettransformation von f zum Wavelet ¢ [129, Kap. 4.3], [124].

Satz A.2 (nach [124]) Zu jeder Multi-Skalen-Analyse existiert ein Wavelet 1, aus
dem durch Dilatation und Verschiebung die Funktionen 1);, mit

NG

hervorgehen. Diese Funktionen bilden eine Orthonormalbasis fir den Raum W;. o

1 — i
Vin(t) = 1) <t 2 n) . (j,n) € Z*

Sei ay € [*(Z) ein diskretes Signal. Sei weiterhin wie in Satz [£.J ein Wavelet
durch eine Multi-Skalen-Analyse mit der Skalierungsfunktion ¢ gegeben. Die Funk-

tion
oo

F(&) =) alnle(t —n)
wird als diejenige kontinuierliche Funktion definiert, die sich durch eine Linearkombi-
nation der Basisfunktionen ¢(t —n) ergibt, wobei die Koeffizienten mit den diskreten
Werten von aq identifiziert werden. Da die Basisfunktionen ¢(t — n) orthonormal
zueinander sind, gilt

aoln] = (f(1), ¢(t —n)) = [+ o(—n).

Somit stellt das Signal ag ein gewichtetes Mittel beziehungsweise eine diskrete Appro-
ximation von f dar. Die diskrete Wavelettransformation von aq ist bestimmt durch
die Detailkoeffizienten

dJ[n’] = <f7 ¢j7”>7
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das heift durch die Koeffizienten der Projektionen von f auf die Rdume W;. Die Ko-
effizienten der Skalenrdume V;, die die grobe Struktur von f beinhalten, bestimmen
sich entsprechend zu

aj[n] = (f, djn)-

Diese Koeffizienten kénnen geméf folgendem Satz |29, Kap. 7.3.1| durch Faltungen
zweier Faltungskerne mit den Koeffizienten a; bestimmt werden.

Satz A.3 (Mallat)

ajialp] = S hin—2plan] = a kA2, (A9)
djs1lp] = Z gln — 2pla;[n] = a; * g[—2p]. (A.10)

Die Koeffizienten h[i] und g[i] bestimmen die Waveletzerlegung. Sind sie bekannt,
so wird zur Berechnung der Wavelettransformation das Wavelet ¢ nicht explizit be-
notigt. In dieser Arbeit wird fiir g[i] die Bezeichnung Wavelet-Faltungskern verwen-
det.

Aus den Koeffizienten in einer Skalierungsstufe j kann die urspriingliche Funktion
durch geeignete Faltungen mit den Faltungskernen A und ¢ wieder rekonstruiert
werden (siehe z. B. [BA, [24, [29|). Das impliziert aber, dass das Wavelet nicht sym-
metrisch sein [Bf, Kap. 8.3] und somit keine lineare Phase haben kann |[29, Kap. 4.1],

[BA, Kap. 8|.

Wird jedoch bei der Multi-Skalen-Analyse nicht wie bislang ein orthogonales Wavelet,
sondern ein biorthogonales Wavelet verwendet, kann dieses auch symmetrisch sein. In
diesem Fall wird von den v; ,, nicht der Orthogonalraum W, zu Vj, sondern zu einem
Raum 17J aufgespannt. Der Orthogonalraum zu V; wird entsprechend mit Wj bezeich-
net. Die Wavelettransformation fiir biorthoganele Wavelets wird wie in Satz an-
hand von zwei Faltungskernen i und g berechnet. Fiir die Rekonstruktion der Funk-

tion werden zwei andere Kerne h und § verwendet. Ausfiihrliche Beschreibungen zu
biorthogonalen Wavelets findet man in |23, B, [24, [29.

Ein wichtiges Kriterium fiir die Wahl eines Wavelets spielt dessen Anzahl verschwin-
dender Momente.

Definition A.16 (Verschwindende Momente) Eine Funktion 1 mit

/ typt)dt =0, 0<k<n (A.11)

—00

hat n verschwindende Momente. o
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Bemerkung A.3 (nach [I29, Kap. 7.2]) Aus ([A11) folgt, dass ein Wavelet 9
mit n verschwindenden Momenten orthogonal zu allen Polynomen vom Grad n — 1
ist. Ist eine Funktion f an der Stelle t lokal aus C*, so kann sie in einer kleinen
Umgebung von t gut durch ein Taylorpolynom vom Grad k approximiert werden.
Wenn k < n gilt, dann ist ¥ orthogonal zu diesem Taylorpolynom. Somit nehmen die
Detailkoeffizienten |(f,vj,n))| kleine Werte in Skalen hoher Auflésung ein. 0

Folgender Satz stellt eine Beziehung zwischen einem Wavelet mit n verschwindenden
Momenten und einem Differentialoperator her.

Satz A.4 (nach [I29, Kap. 6.1.2]) Ein Wavelet hat genau dann n verschwinden-
de Momente, wenn es als n-te Ableitung einer Funktion 6 geschrieben werden kann,

das heifit
are
vit) = (-1 T,

Fiir die Wavelettransformation einer Funktion f gilt dann

ar 1t
Hisf| =0 (1 200 1)) @,

Somit kann ein Wavelet mit n verschwindenden Momenten als Differentialoperator
n-ter Ordnung aufgefasst werden.

A.3 Mathematische Morphologie

Die (mathematische) Morphologie® wurde urspriinglich zur Abschiitzung von Eisen-
vorkommen im Bergbau [[79] entwickelt, jedoch schon bald im Kontext der Bildver-
arbeitung und -analyse verwendet [[[30], [8(]. Bei der Morphologie werden Teilmengen
des R™ beziehungsweise des Z™ und deren Veridnderung durch Operatoren, die sich
aus mengentheoretischen Operationen zusammensetzen, betrachtet. Anwendungen
der Morphologie sind beispielsweise Rauschunterdriickung, Distanztransformation,
Skelettierung, Bestimmung der Rinder oder der konvexen Hiillen von Teilmengen.
Die Morphologie lisst sich auch fiir Graustufenbilder definieren [[76, [89]. Anstelle der
mengentheoretischen ist eine algebraische Darstellung der Morphologie anhand von
Operatoren auf vollstandigen Verbinden moglich |77, [71).

Es folgt nun eine knappe Darstellung der grundlegenden morphologischen Opera-
toren Erosion, Dilatation, Opening und Closing sowie einiger Eigenschaften die-
ser Operatoren nach |G, [89|. Ausfiihrlichere Beschreibungen findet man neben
der oben erwihnten Literatur in [p3, Kap. 9|, |[[51, Kap. 14|, |[16, Kap. 7.5|, [E3,
Kap. 8.4].

3griech.: 1) poppA = Form, Gestalt
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Seien F' C R? und die als Strukturelement bezeichnete Menge B C R? kompak-
te Teilmengen des R%, B := {x € R?| — x € B} das am Ursprung gespiegelte
Strukturelement und B + h := {x € R*|x — h € B} die um h € R? verschobe-
ne Menge B. Dann lassen sich die oben genannten Operatoren wie folgt definie-

ren:
Erosion: F © B :— {heR?(B+h)CF}
Dilatation: F @& B := {heR2(B+h)nF +0}
Opening: FF o B := (FeB)&B
Closing: FF e B := (F®B)SB

Bei der Erosion werden Lécher L in F mit L € FC und 0L C F vergrofert sowie
Pixel am Rand von F' entfernt. Die Dilatation stellt das Gegenstiick der Erosion dar.
Locher, die kleiner als das Strukturelement sind, verschwinden und das Objekt dehnt
sich aus. Die Kompositionen von Dilatation und Erosion beziehungsweise von Erosion
und Dilatation werden Opening beziehungsweise Closing genannt. Fiir Opening und

Closing gilt nach [[7@], [89]:

FoB = U{B+hheR*A(B+h)CF} (A.12)
FeB = {xeR}xe(B+h) = (B+hNnF#0} (A13)
FeB = (FtoB) (A.14)
Fe(B+h) = FeB (A.15)
(FeB)eB = FeB (A.16)
F C FeB (A.17)
FFCF, = F,eBCF,eB (A.18)

Diese Eigenschaften ermoglichen eine anschauliche Interpretation von Opening und
Closing. Das Opening ergibt sich fiir h € R? gemiif (AI13) als Vereinigung aller
Mengen B + h, die vollstindig in F' enthalten sind. Eine dhnliche Interpretation ist
nach ((A:14) auch fiir das Closing mdoglich.

Satz A.5 Sei K C R? eine kompakte konvexe Menge. Dann ist K invariant gegen-
tiiber dem Closing mit einem beliebigen kompakten Strukturelement B C R?, das heifst
KeBCK. O

Beweis: Es wird gezeigt, dass es fiir alle Punkte p € K einen Vektor h € R? gibt,
fiir den gilt:

1. pe (B+h)und

2. KN (B+h)=0.
Aus (AT3) folgt, dass p ¢ K e B und damit die Behauptung.

Es wird nun konstruktiv gezeigt, dass beide Bedingungen erfiillt sind. Aus der Kon-
vexitat von K folgt, dass es immer eine Gerade durch p gibt, die K nicht schneidet.
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Sei n der ins Innere von K weisende Normalenvektor der Randkurve von K an der
Stelle k := arg minyesk ||p—x||2 und g die durch g : (x—p,n) = 0 bestimmte Gerade

(s. Abb. [KT)).

Abbildung A.1: Darstellung einer konvexen Menge K und eines (gespiegelten) Struktur-
elements B. Zwei Punkte P1,P2 € KC sind exemplarisch dargestellt. In
Abhé#ngigkeit zu p; und po werden k; und ko, sowie n; und ny bestimmt.
Daraus ergeben sich die Geraden g; und go sowie die Parallelen h; und
hs, die den Rand OB beriihren.

Sei h diejenige Parallele zu g mit kN OB # 0 und hN B = 0, fiir die der Ausdruck
(x —p,n),xE€h (A.19)

maximal wird. Da B und damit B eine kompakte Teilmenge des R? ist, gibt es nach
dem Lemma von Zorn [[7| zu jeder Normalenrichtung n mindestens ein Punkt b, fiir
den maximal wird. Dadurch ist h eindeutig bestimmt.

Ein beliebiger Punkt b € A N OB wird nun als Referenzpunkt gew#hlt und damit
v := p — b bestimmt. Fiir v gilt nach Konstruktion p € (B + v). Es gilt aber auch
K N (B+v) =0, da nach Konstruktion K auf der positiven und B + v auf der
negativen Halbebene von g liegt. Somit sind fiir h := v die Bedingungen 1 und 2
erfiillt. n

Korollar A.1 Satz[A ] gilt auch fiir kompakte konveze Teilmengen K C F beliebiger
Mengen F C R2, wenn der minimale Abstand min{||x — y|l2|x € K,y € F\K}
grofer ist als der mazimale Durchmesser max{||x — y|j2|x,y € B} des kompakten

Strukturelements B C R2. -
Korollar A.2 Sei F C R? eine kompakte Menge, K = kH(F') deren konveze Hiille
und B C R? ein kompaktes Strukturelement. Dann gilt: F C F e B C K. O

Beweis: Die Inklusion F' C F e B ergibt sich nach (A17). Da F C K, folgt nach
(A.18) F e B C K e B. Aus Satz [A.j folgt K ¢ B C K und damit die Behauptung.m
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Symbol Bedeutung Seite
©.3 Multas gratias ago

[,0 Koordinaten im Sinogramm 1]

0y Projektionswinkel 15|
Pop1 Strecke von py nach p; A

Z  Zentrum eines Grauwertfensters P2

B Breite eines Grauwertfensters P2

T Schwellwert (engl.: threshold) 1y

lmax maximaler Index eines Detektorelements B9

o
>oe >« oo

CONygq, cong,
Tcon

d(a,b

~—

[CRS IS

Kl

h(f)

K1, K2

Abrundungsfunktion:

2] ={y € Z||z] <2 < |z| +1}
Aufrundungsfunktion:

(2] ={y € Z|[z] =1 <z < [z]}

offenes Intervall

halboffene Intervalle

abgeschlossenes Intervall

Skalarprodukt

Kreuzprodukt zwischen den Vektoren x und y
logisches Und

Kreisfrequenz w := 27 f

Dezibel, hier: dB(z) := 20log;, x

Differenz

Kontrastparameter

Tcoon := 0,003. Schwellwert zur Klassifizierung von CT-
Bildern

Euklidischer Abstand zwischen a und b
imaginare Einheit

Standardabweichung

Varianz

Mittelwert z = 1/n > x; der Menge {z;}, 1 € N,
Histogramm einer Funktion f
Hauptkriimmungen einer Fliche
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Symbol Bedeutung Seite

IN  Menge der natiirliche Zahlen N = {0,1,...}
N,, N, :=NnN[0,m) fir m e N
7. Menge der ganzen Zahlen
R Korper der reellen Zahlen
R* Positive reelle Zahlen: {z € R|z > 0}
R{ Positive reelle Zahlen mit Null: {z € R|z > 0}
C Korper der komplexen Zahlen
G Grauwerte G = INig_
I Indexmenge
xr Indikatorfunktion beziehungsweise charakteristische
Funktion der Menge T' C X,

1, fallsxzeT

0  sonst
XMetall(f) Ortsbild f/ mit f'(z,y) = 1 fiir ,Metallpixel* (z,y) und [§
ansonsten f'(z,y) =0
|M| Michtigkeit der Menge M
B Inneres der Menge B C M:
B = U U

U offen in M, UCB
Abgeschlossene Hiille der Menge B C M:

B = N U

U abgeschlossen in M,UDB
dB Rand der Menge B C M: B := B\B
Def(f) Definitionsmenge der Funktion f. Stellt f ein Bild dar,
dann entspricht Def(f) der Bildgroke
im(f) Bildmenge von f
S!  Einheitskreis im R?
pro Projektionsgerade
O(z),0p Sinusoid des Punktes (z,y)" beziehungsweise
eines Punktes p.
onm  Menge aller Sinusoide der Punkte (z,y)' € M
Q" Messfeld
PM Potenzmenge der Menge M
() leere Menge
M® c O Komplement O\M der Menge M in der Obermenge
O D> M.

xr:X —{0,1}, z+—

wel]

BEE ==
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Tr(f) Trager der Funktion f: abgeschlossene Hiille
{z|f(z) #0} der Menge der Punkte, an denen
die Funktion nicht verschwindet
kH(M) Konvexe Hiille der Menge M C R?
Mg Dilatierte Metallsinusoide b2
Signale, Funktionen und Distributionen
f Radontransformierte der Funktion f
[ Artefaktfreies CT-Bild beziehungsweise Rekonstrukti-
onsbild f := Z'f
f  Fouriertransformierte der Funktion f g
7 Rekonstruktionsfilter bei der gefilterten Riickprojekti- [3
on
n Faltungskern .Z 17 03
f» Rohdaten mit Storpixeln, insbesondere mit starkem [3J
Rauschen entlang der Metallsinusoide
f Defektsinogramm §f := f, — f 23
fr  Artefaktbehaftetes CT-Bild beziehungsweise Rekon- 23
struktionsbild f, := Z~'f,
f Defektbild §:= f. — f 23
NT Rauschartefaktbehaftete Pseudorohdaten fr =% fr
f Hypothetische Pseudorohdaten ohne Defektpixel
 f=af ) 52
/" Rekonstruktionsbild f, nach Anwendung eines Verfah-
rens zur Reduktions von Metallartefakten
f Defektpixel in den Pseudorohdaten f := fr — f
i’ Modifizierte Rohdaten
f7 Modifizierte Pseudorohdaten
k  Kreisscheibenphantom D4
kE  Sinogramm des Kreisscheibenphantom k = [Zk]
. . -l =1
A Dreieckfunktion A(t) := { 0 H>1 = IT + IT
A™  mnormierte Dreieckfunktion der Linge n
: 1, ¢ <12
IT Rechteckfunktion II(t) := { 0. [t >1/2
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1" normierte Rechteckfunktion der Linge n
hpm  Blackman-Faltungskern
pon  Dormierter Blackman-Faltungskern der Lange n
1 Waveletfunktion  beziehungsweise  biorthogonales
Spline-Wavelet mit sechs verschwindenden Momenten

¢ Skalierungsfunktion

(07
L

d EE

-1, t <0,
sgn  Signumfunktion sgn(t) := 0, t=0,
1, t>0
sin 7t
sinc  Sinc-Funktion sinc(t) := { 17rt ifg

sli], s[i,j] diskretes Signal, diskrete Funktion
0 Dirac-Delta beziehungsweise Kronecker-Delta
6;; Sei M CR*und (i,j) € M.
Dann gilt 6, ; : M — {0,1}, (z,y) — d(x —4)dé(y — j)

fog Kompositum der Funktionen f und g
k  Kontrastmafs
s Strukturmaf
h  Helligkeitsmaf
v Aufwand der Homogenititsiiberpriifung bei der

Quadtree-Zerlegung
& ; richtungsabhingige Gewichtsfunktion

§ EEER B g

Operatoren

% Radonoperator

Z#%* Riickprojektionsoperator

% Fourieroperator
F [ 1D-Fouriertransformationen entlang der z-Koordinaten

in einer n-dimensionalen Funktion f.

W, Waveletoperator des Wavelets 1.
¢ Hilbertoperator
7
*
*z

E E Ne)

s ]l

Differentialoperator
Faltungsoperator
1D-Faltung in Richtung der z-Koordinate
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7 Transformation auf den Intensititen im Sinogramm P9
To Transformation auf den Intensititen im Sinogramm 77
F © B Morphologische Erosion 169
F & B Morphologische Dilatation 69
F o B Morphologisches Opening 69
F e B Morphologisches Closing 69

Matrizen, Vektoren

A, (a(i, ), (a)
At

A-1

0

Vektorraume

-
VieV;
c"(X)

(X))

verschiedene Darstellungen fiir eine Matrix
Transponierte Matrix

Inverse Matrix

Nullmatrix, das heifst Matrix (a(i,7)) mit a(i,j) = 0
passender Grofse

Einsmatrix, das heifst Matrix (a(i,7)) mit a(i,j) = 1
passender Grofse

Punktweise Multiplikation der Matrizen A und B. Es
wird davon ausgegangen, dass die Grofen der Matrizen
identisch sind.

Radontransformationsmatrix

Cooccurrence-Matrix

Gewichte fiir konvexe Kombinationen
(Orts-) Vektoren, Pixel

0 := (cos 0, sin 6)*

6+ := (—sin0, cos )’

Kraftvektor, der die Dilatation des Ballons bestimmt
Federkraft

Kraft aufgrund von virtuellem Luftdruck
Normalenvektor

Bildkraft

Vektorraum

Direkte Summe zweier Vektorraume V; und V.

Raum der n-fach stetig differenzierbaren Funktionen
auf dem topologischem Raum X

Raum der unendlich-fach differenzierbaren Funktionen
auf dem topologischem Raum X

FEEEETT BEE
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S (X) Schwartz-Raum der schnell abfallenden C*°(X)- [j
Funktionen
[P Banachraum der Folgen z = (¢,) mit Norm
LP(I) Banachraum der (Aquivalenzklassen von) messbaren

Funktionen f iiber I mit Norm || f||, = ([, |f|P d\)"/?
2]l = (3 [tal?)'/?
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Bezeichnung Bedeutung Seite
ART  Algebraisches Rekonstruktionsverfah- f
ren (engl.: Algebraic Reconstruction
Technique)
ASSIM  Adapted Structural Similarity D3
CON Haralick’sches Texturmerkmal CONtrast
CT Computertomograph
CT Computertomographie
DICOM Digital Imaging and Communications in P
Medicine: Standard zur Speicherung und
Ubertragung medizinischer Bilddaten
DS Datensatz 110
EM Expectation Maximization i3
FDA U.S Food and Drug Administration P4
FFT Schnelle Fouriertransformation (engl.:
Fast Fourier Transform)
FIR-Filter Filter mit einer Impulsantwort endlicher
Lénge (engl.: Finite Impulse Response Fil-
ter)
HU Hounsfield-Einheit  (engl.:  Hounsfield P(]
Unit)
HVS Human Visual System: sieche MVS
IDM Haralick’sches Texturmerkmal Inverse B9
Difference Moment
IF  Methode zur Modifikation von Pseudoroh-  [[02
daten, die auf der IndikatorFunktion der
Metallsinusoide basiert
IFFT Inverse Schnelle Fouriertransformation
(engl.: Inverse Fast Fourier Transform)
LI Lineare Interpolation 02
Msvp
MAR Metal Artifact Reduction B9
MASSIM
MQF Mittlerer Quadratischer Fehler P4
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Bezeichnung Bedeutung Seite
MRT Magnetresonanztomograph
MRT Magnetresonanztomographie
MSE Mean Square Error: siehe MQF D4
MSSIM  Mean Structural Similarity D4
MVS Menschliches Visuelles System
NMQF Normierter Mittlerer Quadratischer Fehler P4
NMSE Normalized Mean Square Error: sieche NM- <E|
QF
PSNR Peak Signal to Noise Ratio
RFMAR Rohdatenfreies Metallartefaktreduktions-
verfahren
ROC Receiver Operating Characteristic DY
ROI  Ausgewéhlter Bildausschnitt (engl.: Regi-
on Of Interest)
SNR  Signal-Rausch-Verhiltnis (engl.: Signal to P4
Noise Ratio)
SSIM  Structural Similarity P3
SVD Singular Value Decomposition
TIFF Bilddatenformat (engl.: Tagged Image File  [10

Format)
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