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Kurzfassung

Computergesẗutze Systemefür orthop̈adischeOperationenverwendenpräoperativ erstellte3D-Daten
zur PlanungundUntersẗutzungderchirurgischenEingriffe. Die dominierendeBildgebungsmodaliẗat ist
hierbeidie Computertomographie(CT). Sieliefert hochaufgel̈osteundgeometrischkorrektedreidimen-
sionaleDatens̈atzeder betreffendenRegion desPatienten.Nachteilig ist die Belastungmit ionisieren-
der Strahlung,der der Patient währendder Aufnahmeder Datens̈atzeausgesetztist und der geringe
Weichteilkontrast.Eine in diesenPunktenbessereBildgebungsmodaliẗat ist die Kernspintomographie
(MR-Tomographie).Sie gilt als gesundheitlichunscḧadlich für den Patientenund bietet einenhohen
Weichteilkontrast.

DasZiel dieserArbeit ist die ausschließlicheVerwendungvon MR-Datenin dercomputergesẗutzen
orthop̈adischenNavigation.Problematischdabeiist, daßMR-Datengeometrischverzerrtsind.Die Ver-
zerrungenentstehendurchdasunterschiedlichemagnetischeVerhaltendesmenschlichenKörpersund
derLuft im MR-Scanner. Siesindindividuell vomPatientenabḧangig.DerEinsatzvonMR-Datenin der
Navigationsumgebungerfordertdaherzun̈achsteinegeometrischeKorrektur der Daten.Zwei weitere
entstehendeProblemesind die Segmentierungder MR-Datenund die intraoperative Registrierungder
DatenaufdenPatienten.DasAnliegendieserArbeit bestehtin derLösungdieserdreiProbleme.

Zunächstwerdendie Datensegmentiert.DasErgebnisderSegmentierungwird anzwei Stellenver-
wendet:Für die geometrischeKorrekturmüssenwir zwischenGewebeund Luft (Hintergrund)unter-
scheidenkönnen.Weiterhinwird eineReferenzstruktur, derKnochen,für diePlanungundintraoperative
Lageerkennungben̈otigt. SindmehrereDatens̈atzevorhanden,müssendie Datenzun̈achstaufeinander
registriertwerden.Hierfür kommenMutual Informationundχ2-basierteRegistrierungsverfahrenmit ei-
nerrigidenAbbildungzumEinsatz.Die Segmentierungerfolgteinzelnin den2D-Schichtenoderfür das
gesamte3D-Volumen.Hierbeiwird daraufgeachtet,dieInteraktionmit demAnwenderaufeinMinimum
zubegrenzen.Gleichzeitigwird eineeinfacheMöglichkeitzumEingriff in denProzeßgeboten.

Ein zentralesAnliegendieserArbeit ist die ErfassungdergeometrischenVerzeichnungenundderen
Korrektur. Eswird einschnelles,multigridbasiertesnumerischesVerfahrenangewandt,umdieVerteilung
dermagnetischenFeldsẗarkeim MR-ScannerwährendderAufnahmezuberechnen.Mit diesemVerfah-
renwerdendie zu erwartetenVerzeichnungenberechnetundanalysiert.WeiterhinwerdenVerfahrenfür
die geometrischeKorrekturvorgestellt.

Ein dritter Schwerpunktder Arbeit ist die intraoperative Registrierungder Daten.Aus Geschwin-
digkeitsgr̈undenerfolgt eineTrennungin die initiale Lageerkennungunddie Nachoptimierung.Für die
initiale Lagescḧatzungmußder Anwendungeinige,wenigeanatomischeStrukturenmarkieren.Diese
sind leicht auffindbarund werdenfür eineersteRegistrierungverwendet.DasErgebniswird während
der Nachoptimierungverfeinert.Hierfür kommt ein schnelles,Octree-SplinebasiertesVerfahrenzum
Einsatz.
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amBeispieleinesproximalenFemurs . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 101
7.3 AnatomiedesFemurs. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 103
7.4 SchematischeDarstellungeinesproximalenFemurs. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 105
7.5 Femurkopf,-hals,-schaftundTrochanterminor in Fluoroskopieaufnahmen. . . . . . . 106
7.6 Aus zwei 2D-Fluoroskopieaufnahmenrekonstruierte3D-GeometriedesproximalenFe-

murs . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 106
7.7 Initiale RegistrierunganhanddernutzerdefiniertenStrukturenamproximalenFemur . . 107
7.8 SchrittweiseautomatischeDefinition anatomischerStrukturenam Beispiel zwei ver-

schiedenerFluoroskopieaufnahmeneinesproximalenFemurs. . . . . . . . . . . . . . . 114
7.9 AutomatischeDefinitionvonFemurkopf,-halsund-schaftanhandeines3D-Oberfl̈achen-

modells,SegmentierungundeingezeichneteStrukturen . . . . . . . . . . . . . . . . . . 115
7.10 AutomatischeDefinition von Femurkopf,-hals und -schaft anhandeinesin den 2D-

Projektioneneines3D-Oberfl̈achenmodells . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 116
7.11 BerechnungderZentrierungderFemurschaftachse. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 122
7.12 Positiondes3D-Modellsvor undnachderRegistrierung . . . . . . . . . . . . . . . . . 124
7.13 Rotatorischeund translatorischeRestfehlerder Nachoptimierungin Abhängigkeitvon

der initialen Positionierungbei einemAufnahmewinkel von 30° zwischendenFluoro-
skopieaufnahmen.. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 125

7.14 Rotatorischeund translatorischeRestfehlerder Nachoptimierungin Abhängigkeitvon
der initialen Positionierungbei einemAufnahmewinkel von 60° zwischendenFluoro-
skopieaufnahmen.. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 126

7.15 Rotatorischeund translatorischeRestfehlerder Nachoptimierungin Abhängigkeitvon
der initialen Positionierungbei einemAufnahmewinkel von 90° zwischendenFluoro-
skopieaufnahmen.. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 127

A.1 DefinitionderLochkameraim C-Bogen-System. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 132
A.2 IntraoperativeKalibrierung . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 133
A.3 Fluoroskopieaufnahmenmit MarkernvonderKalibrierung . . . . . . . . . . . . . . . . 133



Tabellenverzeichnis

3.1 T1- undT2-Zeitenfür verschiedeneGewebetypenbei einerFeldsẗarkevon B0 � 1 � 5T . . 19
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Kapitel 1

Einleitung

1.1 Umfeld

Im Lauf der letztenJahrenahmder EinsatzcomputergesẗutzterSystemeim Operationssaal,beispiels-
weisein der Orthop̈adieoder der Neurochirurgie, sehrstark zu. DerartigeSystemedienenheuteals
wichtige Hilfsmittel zur UntersẗutzungkomplizierterOperationen,wie z.B. beim ErsatzdesKniege-
lenks.DerVorteil dieserneuen,computergesẗutztenTechnikenbestehtin einergrößerenGenauigkeitder
Operationenbei einergleichzeitigenMinimierungdernotwendigenVerletzungen[95]. Der Zeitaufwand
kanndurcheinebesserepräoperative Planunggesenktwerden.Schließlichwerdenwenigerintraopera-
tiveRöntgenaufnahmenben̈otigt, wodurchsichdie Strahlenbelastungsowohl für denPatientenalsauch
denChirurgenminimierenläßt.

Die Aufgabevon computerunterstützterNavigationbestehtmomentanwenigerin derEntwicklung
vollkommenneuerOperationstechnikenals vielmehr in der Untersẗutzungund Optimierungbei der
Durchführungvon Operationen.DieseOptimierungerstrecktsichaufvier Punkte[108]:

• Eine optimalepräoperative Planungdurch den EinsatzmultimodalerBilddaten,beispielsweise
Kernspintomographie(auchMR-Tomographie)oderComputertomographie(CT),

• ein genaueÜbertragungdieserPlanungaufdenPatientenwährendderOperation(Registrierung),

• minimaleInvasivität,d.h.die ReduktionderVerletzungenwährendderOperationdurcheinege-
naueBestimmungderZielregion,sowie

• die ErhöhungderSicherheitbei kompliziertenEingriffen.

EinebedeutendeOptimierungsm̈oglichkeit kommtdabeidemintraoperativenEinsatzvon präopera-
tiv gewonnenen3D-Bilddatenzu. Allerdingssinddie erstenbeidenPunkteengmiteinanderverbunden.
DerEinsatzvonBilddatenbestimmterModalitätenziehtdeshalbaucheineOptimierungin derintraope-
rativenÜbertragungderPlanungnachsich.

1.2 Ziele

DasZiel dieserArbeit bestehtdarin,die Möglichkeitvon computerunterstütztenorthop̈adischenOpera-
tionenzu untersuchen,die vollständigauf Kernspintomographie1 basieren.Für diesenAnsatzsprechen

1auchMagnetresonanztomographie(MR-Tomographie)genannt.Die Bilddatenwerdenin dieserArbeit alsKernspin-bzw.
MR-Datenbezeichnet.

1
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die folgendenGründe:

• Im Gegensatzzur Computertomographie(CT) ist derPatientbei derKernspintomographie(MR-
Tomographie)keinerleiionisierenderStrahlungausgesetzt.Untersuchungen[99] zeigen,daßdie
AnwendungderMR-TomographiekeinescḧadigendenWirkungenauf denKörperbesitzt.

• BestimmteKrankheitsbilder, wie beispielsweiseinitiale aseptischeKnochennekrosen,lassensich
nur in MR-Bildern erkennen.Um derartigeLäsionenmit computerassistierterNavigation anzu-
bohren,ist dasEinbringenvon MR-Aufnahmenin die Navigationsumgebungerforderlich.

• Im Gegensatzzu CT-AufnahmenbesitzenMR-AufnahmeneinenweitausbesserenWeichteilkon-
trast.

JedochbringtderEinsatzvon MR-TomographieaucheineReihevon Problemenmit:

• MR-Aufnahmensindgeometrischverzeichnet.

• Die kortikaleKnochenstrukturunddieKnochenhautkönnenim MR nichtvoneinanderabgegrenzt
werden.Dieserschwertauchdie intraoperativeLageerkennung.

• MR-AufnahmenlassensicherheblichschwerersegmentierenalsCT-Daten.

Die Arbeit wird sichdahermit dreiSchwerpunktenbescḧaftigen:

• Die MR-Datenmüssensegmentiertwerden.Ein Ziel dabeiist, die Interaktionmit demAnwender
auf ein minimal notwendigesMaßzu beschr̈anken.GleichzeitigsollenaberauchMöglichkeiten
für eine manuelleSteuerungoffen gehaltenwerden.WerdenDatenausmehrerenDatens̈atzen
verwendet,ist zus̈atzlicheineRegistrierungdereinzelnenDatens̈atzeerforderlich.DasErgebnis
diesesSegmentierungsschrittesist ein 3D-Modell desKnochensundinsbesonderederZielregion.

• EserfolgteineAnalyseundKorrekturdergeometrischenVerzeichnungen.Esmußerkanntwerden,
obderDatensatzvongeometrischenVerzeichnungenbetroffenist. SindderartigeVerzeichnungen
vorhanden,mußeineKorrekturderselbigenerfolgen.An dieserStelleist esfür einenpraktischen
Einsatzäußerstwichtig, daßdieVerfahrenmöglichstvollautomatischundvor allemschnellarbei-
ten.

• Letztendlichmußdie intraoperativeÜbertragungderPlanungermöglicht werden.Diesgeschieht,
indemdaswährendderSegmentierungerstellte3D-Modell auf demPatientenregistriertwird. Es
ist ein schnelles,genauesundrobustesVerfahrenfür dieseAufgabeerforderlich.

1.3 Computerunterstützte Navigation

DieserAbschnittbescḧaftigt sichmit denKomponenteneinesNavigationssystems,dieim Rahmendieser
Arbeit ben̈otigt werden.
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Abbildung1.1:Fluoroskopiesystem

1.3.1 MR-Tomograph

Ein wesentlicherBestandteilvon Navigationssystemenist die Verwendungvon präoperativen3D-Bild-
daten.Es handeltsich dabeium Aufnahmetechnikenzur Erstellungvon Volumendatens̈atzender be-
trachtetenRegion.Als in FragekommendeAufnahmetechnikenstehendieComputer-Tomographie(CT)
und die Kernspin-bzw. Magnetresonanztomographie(MR) zur Verfügung.Aus denbereitsgenannten
Gründenwird in dieserArbeit dieVerwendungvonCT-Datenausgeschlossen.Eskommenausschließlich
MR-DatenzurAnwendung.

1.3.2 DasFluoroskopiesystem

Für Referenzierungszweckewird für die NavigationeineintraoperativeBildgebungsmodaliẗatben̈otigt.
Hierfür kanndasFluoroskopiesystem(C-Bogen),welchesohnehinoft bereitsstandardm̈aßigim Opera-
tionssaalvorhandenist, in denNavigationsprozeßeingebundenwerden[105].

DasFluoroskopist ein mobilesRöntgenger̈at, bestehendauseinerRöntgenquelleund einemBild-
versẗarker. Beidesind durcheinenC-förmigenArm fest miteinanderverbunden(Abb. 1.1, links). Der
Bildversẗarkerwandeltdie einfallendenRöntgenstrahlenin ein digitalesBild um, welchessofort zur
Verfügungsteht(Abb. 1.1,rechts).

Intraoperativ wird dasFluoroskopiesystembislangeingesetzt,um RöntgenbilderdesPatientenzu
erstellen.Dadurchkanndie Chirurg beispielsweisedie Lagevon Implantatenbeurteilen.Die Verstell-
barkeitdesGer̈atesermöglicht dabeieineweitgehendfreieWahl derDurchleuchtungsrichtung.Die Ein-
bindungin die Navigationsumgebungerfolgtmit demZiel, intraoperativ Referenzdatenzuerhalten.Die
präoperativenDatenwerdenaufdiesenregistriert.

1.3.3 Echtzeit-Tracking

Weiterhinwird für die Navigationdie Möglichkeitben̈otigt, die Positionsowohl derZielregion im Pati-
entenalsauchdie derchirurgischenInstrumentezubestimmen.

Dafür werdenauf denInstrumentenMarkerangebracht(Abb. 1.2, links). DaszentraleElementdes
Trackingsystemsist eineKamera,diedieseMarkerim RaumidentifizierenundderenPositionbestimmen
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Abbildung1.2:Tracking-Marker(LEDs) anchirurgischenInstrumenten(links) undReferenzrahmenan
einemFemur(rechts).QuellederBilder: [95]

kann,Darauswird die momentaneLagederInstrumentebestimmt[95].
Um eineweitgehendeFreiheitwährendder Operationzu erreichen,mußdie Lageder Zielregion

im Patientenebenfallsüberwachtwerden.Dafür wird ein speziellerReferenzrahmenam Knochendes
Patientenangebracht(Abb. 1.2,rechts).DasSystemkannausderPositiondiesesRahmensdieLageder
Zielregionbestimmen(Abb. 1.3).

Die AufgabendesTrackingssystemserstreckensichaufdie folgendenGebiete:

• Definition einesgemeinsamenReferenzkoordinatensystemsfür denPatienten,dasFluoroskopie-
systemunddie chirurgischenInstrumente,

• Überwachungder Positionund OrientierungdesFluoroskopiesystemswährendder Aufnahmen
und

• VerfolgungderZielregionsowiederInstrumentenacheinerinitialenRegistrierungdes3D-Modells
aufdie Fluoroskopiedatenbzw. nachderKalibrierungderInstrumente.

1.4 Übersicht

NebendieserEinführungundderZusammenfassungin Kapitel8 bestehtdieseArbeit aussechsweiteren
Kapiteln.

In Kapitel 2 wird zun̈achstein Überblick überdenaktuellenStandder Technik in dembetrachte-
tenThemengebietgegeben.Im VordergrundstehenexistierendeAnsätzezur Verzeichnungskorrekturin
Kernspinaufnahmenundzur intraoperativenLageerkennung.Ihre Vor- undNachteilewerdendiskutiert.

Kapitel 3 bescḧaftigt sich mit den Grundlagender Kernspin-bzw. Magnetresonanztomographie
(MR). Es wird auf die Grundlagender Bildentstehungeingegangen.Ein wesentlicherBestandteildes
Kapitelsbildet die Ortskodierungim MR. Die grundlegendenVerfahrenwerdenvorgestellt.Weiterhin
wird auf die Ursacheunddie Art derVerzeichnungeneingegangen.Eserfolgt einemathematischeAna-
lysedergeometrischenVerzerrungen.
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Abbildung1.3:Ein optischerTrackerverfolgt die PositioneinesKnochens.Quelle[95]

Für die präoperative Planungunddie intraoperative Navigationist die Erstellungvon 3D-Modellen
von bestimmtenStrukturenerforderlich.In unseremFall sind diesdie knöchernenStrukturen.Die Er-
stellungdieserModelleerfolgt auseinemodermehrerenDatens̈atzen.WerdenmehrereDatens̈atzever-
wendet,müssendieseaufeinanderregistriert werden.Kapitel 4 bescḧaftigt sich mit Verfahrenzur Re-
gistrierungund SegmentierungderMR-Daten.DiesesKapitel bautteilweiseauf derDiplomarbeitdes
AutorsunddendarausentstandenenVeröffentlichungen[23, 26] auf.

Der Inhalt von Kapitel 5 umfaßtdie Verzeichnungsanalysein MR-Daten.Dafür ist eszun̈achstnot-
wendig, die Verteilungder Feldsẗarke im MR-Scannerwährendder Bildaufnahmezu berechnen.Es
wird ein schnelles,multigridbasiertesVerfahrenfür dieseBerechnungvorgestellt.Die Ergebnissewer-
den mit existierendenanalytischenund numerischenLösungenfür bekannteObjekteverglichen. Ein
weitererzentralerPunktdiesesKapitelsist die AnalysederSẗarkeder in derKernspintomographiezu
erwartendengeometrischenVerzeichnungen.Dabeiwird auchauf die Möglichkeit von Metallimplan-
tatenim AufnahmevolumenRücksichtgenommen.Schließlichbescḧaftigt sich dasKapitel mit einer
kurzenAnalysesogenannterverzerrungsfreierMR-Sequenzen.TeiledesKapitelssindbereitsin [28,30]
veröffentlicht worden.

In Kapitel 6 werdenVerfahrenvorgestellt,mit deneneineKorrektur der geometrischenVerzeich-
nungenin MR-Datenmöglich ist. Ein erstesVerfahrenleitet die währendderAufnahmeaufgetretenen
VerzeichnungenausdemverzerrtenDatensatzab. Basierendauf denverzerrtenDatenwird die Feldver-
teilungberechnet.AnschließendwerdendarausdieSẗarkeunddieRichtungenderVerzeichnungenabge-
leitet.EineweitereMöglichkeitist diemodellbasierteVerzeichnungskorrektur. Ähnlich geformteObjek-
te werdenauchzu ähnlichengeometrischenVerzeichnungenführen.Im Lauf derZeit sammelnsichmit
der Entzerrungvon Datens̈atzenauchInformationenüberdie verzerrtenDatenund die dazugeḧorigen
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geometrischkorrigiertenan.DasZiel ist es,dieseInformationenin eineDatenbankeinzubringen.Aus
der Datenbanksoll dannein passendesverzerrtesObjekt herausgesuchtwerdenund ausder Kenntnis
desdazugeḧorendenunverzerrtenOriginalsdie Korrekturinformationenabgeleitetwerden.Außerdem
wird die Möglichkeitvorgestellt,zusammenmit derAufnahmederanatomischenDatenFeldkartenund
damitInformationen̈uberdieSẗarkederVerzeichnungenzuerstellen.VerfahrenzurBestimmungderfür
die Korrekturben̈otigtenInformationenschliessendasKapitel ab. Teile diesesKapitelssind bereitsin
[24, 28,29] veröffentlicht.

Ist die präoperative Planungabgeschlossen,müssendieseDatenim Operationssaalauf denPatien-
ten registriert werden.Kapitel 7 bescḧaftigt sich mit Möglichkeitendafür. Die vorgestelltenVerfahren
werdenanschließendhinsichtlichihrerGenauigkeit,RobustheitundGeschwindigkeitevaluiert.Teiledes
Kapitelsentḧalt die Publikation[25].



Kapitel 2

Standder Forschung

2.1 OrthopädischeNavigation

Zunächsterfolgt ein Einblick in denBereichder computergesẗutzen,orthop̈adischenOperationen.Es
werdenin diesemAbschnittverschiedeneorthop̈adischeEingriffe sowie existierendeSystemezurNavi-
gationin denjeweiligenAnwendungsfeldernvorgestellt.

2.1.1 Orthop ädischeEingriffe

Nachfolgendwerdenfünf typischeorthop̈adischeEingriffe beispielhaftbeschrieben[107]. Eswird dar-
aufeingegangen,wiesichOperationendurchdenEinsatzvoncomputerassistierterNavigationuntersẗutzen
lassen.Abbildung2.1zeigteineVeranschaulichungderOperationen.

Zu dentypischenorthop̈adischenEingriffengeḧorenunteranderemdie folgendenOperationen:

• Setzenvon Pedikelschrauben

Bei dieserOperationwerdeneinzelneWirbel derWirbels̈aulefestmit einerMetallplatteverbun-
den,um die betroffenenWirbel zu fixieren. Hierzu werdenSchraubenin denWirbelkörperein-
gebracht(Abb. 2.1, obenlinks). Die Schwierigkeitbestehtdarin, daßdie einzelnenSchrauben
entlangderAchseeineslangen,dünnenZylinders,dervollständigim Knochenliegt, eingebracht
werdenmüssen.EinehoheGenauigkeitist notwendig,damitdieSchraubevollständigim Knochen
verläuft. Eine Fehlplazierungkannzu Scḧadenan Nerven odersogardemRückenmarkführen.
Mittels präoperativer 3D-Modelle lassensich die Positionender Schraubenund die Stellen,an
denensieeingesetztwerden,vorabplanen.Die Navigationermöglicht, die Schraubenauf die ge-
planteArt undWeisewährendderOperationeinzusetzen.

• TotalerHüftgelenkersatz

Bei diesemEingriff wird derFemurkopfvollständigentferntunddurchein Implantat,bestehend
auseinerKugel und einemSchaftersetzt(Abb. 2.1, obenrechts).Der Schaftwird in einenge-
frästenKanalamproximalenEndedesFemurknochenseingef̈uhrt.Dafür mußdasKnochenende
entsprechendausgefr̈ast werden.Der Schaftwird anschließendmittels Zementdarin befestigt.
Fehlplazierungensindhäufigein Grundfür sp̈aterauftretendeKomplikationen.Einesehrgenaue
Pr̈aparationderausgefr̈astenStellekanneszudemermöglichen,denSchaftohneZementzubefe-
stigenunddamitein besseresVerwachsenmit demKnochenzugewährleisten.Computergesẗutzte
SystemeuntersẗutzendenChirurgenbei derAuswahlderProthesenunddergenauenPlanungund

7
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Abbildung 2.1: Orthop̈adischeEingriffe (Quelle [107]). Schematischdargestelltist dasEinsetzenvon
Pedikelschrauben(oben,links), totalerHüftgelenkersatz(oben,rechts),totalerKniegelenkersatz(unten,
links) undeineUmstellungsosteotomie(unten,rechts).

DurchführungderOperation.SiekönnendabeinachderAuswahlundAusrichtungdeszuverwen-
dendenImplantatsdie Fräsunggenauplanen.Intraoperativ läßtsich überwachen,ob die Fräsung
genaumit derPlanungübereinstimmt.DasImplantatwird entsprechendderPlanungkontrolliert
eingesetzt.

• TotalerKniegelenkersatz

Bei einemtotalenKniegelenkersatzwerdendie Oberfl̈achendesKniegelenksdurchMetall- und
Plastikimplantateersetzt(Abb. 2.1,untenlinks).DerErfolgdieserOperationhängtvonderGenau-
igkeitab,mit derdieseImplantateeingesetztwerden.Mittels SchablonenundStangenwerdenvom
Chirurgendie AchsendesBeinesunddie AusrichtungderProthesenbestimmt.Mit demEinsatz
vonpräoperativen3D-Bilddatenist esmöglich,Informationen̈uberdasgesamteBeinbereitzustel-
lenundu.a.diemechanischenAchsendesFemursundderTibia zuermitteln.Diesermöglichtdem
ChirurgendieAuswahlderImplantateunddieBestimmungihreroptimalenPosition.Intraoperativ
werdenmit demNavigationssystemdieAchsendesFemursundderTibia amPatientenbestimmt.
Navigierte Instrumenteerlaubenesdann,die präoperativ geplantenSchnitteund Knochenresek-
tionenpräzisedurchzuf̈uhren.

• Osteotomien

Fehlausrichtungender Knochen,wie beispielsweisedesFemursoderder Tibia, führenzu einer
ungleichm̈aßigenAbnutzungderKniegelenks.Wird die Fehlausrichtungrechtzeitigerkannt,be-
vor derSchadenzu großgewordenist, kanneineNeuausrichtungderKnochenzu einerHeilung
führenoderzumindesteinentotalenKniegelenkersatzverz̈ogern.WährendeinerOsteotomiewird
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die AusrichtungdesKnochenskorrigiert, indemein Stück ausihm entferntwird (Abb. 2.1,unten
rechts).Für dieseKorrekturmachtder Chirurg zwei Schnittean vorhergenaugeplantenStellen
(b) und fügt denKnochenneuzusammen(c). Der Knochenverheilt in der neuenPosition,und
dasErgebnisist eineNeuausrichtungderAchsen(d). Mittels präoperativen3D-Datenläßtsichdie
Operationam Computergenauplanenund für verschiedenePlanungsszenarienderErgebnisbe-
rechnen.Die Navigationermöglichtschließlichintraoperativ, dieSchnitteandengeplantenStellen
durchzuf̈uhrenunddie Knochenteilewie geplantzusammenzusetzen[22].

• Traumachirurgie

Weitereorthop̈adischeEingriffe erfolgenbeispielsweisein der Traumachirurgie. In diesemFall
gehtesdarum,langeKnochennachKnochenbr̈uchendurchVerschraubenzu stabilisieren.Durch
Navigationssystemeist esmöglich,diePositionderSchraubenzuplanenundzukontrollieren.Die
AusrichtungderKnochensẗuckekannvorabgeplantundoptimiertwerden.Fehlausrichtungender
einzelnenTeile lassensichdadurchvermeiden.

2.1.2 Klinische Anwendung in der Orthop ädie

Nachfolgendwerdenbespielhafteinige,bereitsim orthop̈adischenUmfeldeingesetzteSystemezurcom-
putergesẗutztenOperationnäherbeschrieben[95].

Die ersteAnwendungvon Navigationssystemenin derOrthop̈adiewar für die Platzierungvon Pedi-
kelschraubenauslegt. Mit derherk̈ommlichenTechnik,derPlatzierungderSchraubenmit fluoroskopie-
basierterFührung,trat eineFehlplatzierungin bis zu40%derFälleauf [76].

Nolteet.al. stellenin [81, 82] einSystemzurcomputergesẗutzenEinbringungvonPedikelschrauben
vor. SiekombinierenpräoperativeCT-Aufnahmenmit intraoperativer, fluoroskopiebasierterNavigation.
Die währendderOperationfreigelegte RückseitederWirbel desPatientenwird mit einemnavigierten
Instrumenterfaßt.Die Abtastungvieler Punkteliefert eineBeschreibung der Oberfl̈ache,die mit dem
Wirbel ausdempräoperativenCT-Datensatzregistriertwird. DurcheineÜberwachungaller Instrumente
ist esmöglich,die jeweilsaktuelleLagedereinzuf̈uhrendenSchraubeundihrerAchseim CT-Datensatz
zu visualisieren.Weiterhin ist eineAnalysemöglich, was passiert,wenn die Schraubein der aktuel-
len Positioneingesetztwird. PotenzielleFehlplatzierungenwerdenso frühzeitigerkannt,und eswird
verhindert,daßdie Schraubebeim Einsetzendie knöchernenStrukturenverläßtund dasRückenmark
bescḧadigt.Schlenzkaet.al. [96] berichtenvon95,7%korrektim PedikelpositioniertenSchraubendurch
denEinsatzdiesesSystems.

WeitereNavigationssystemeexistierenin derHüftchirurgie zur UntersẗutzungeinestotalenHüftge-
lenkersatzes.Die Navigationermöglicht dabeisowohl denEinsatzdesHüftkopfimplantatessowie auch
derHüftkopfpfanne.Ein sehrbekanntesSystemfür dieseAnwendungist dasSystemROBODOC.

ROBODOC war daserstecomputer- und robotergesẗutzteSystem,dasTeile der Operationselbst
ausf̈uhrenkonnte.EsbestehtauseinerpräoperativenPlanungskomponenteundeinemRobotermit fünf
Freiheitsgradenfür den intraoperativen Einsatz.Die präoperative Planungwird in CT-Daten durch-
geführt. Mit ihr kanndie optimaleAusrichtungfür jedenPatientenindividuell bestimmtwerden.An-
schließendwerdendie PlanungsdatenzumRoboterübertragen,derdasAusfräsendesKnochensüber-
nimmt.Studienzeigten,daßmittelsROBODOCeinesignifantbessereAusrichtungderProthesenerzielt
werdenkonnte.Gleichzeitigwurdedie Gefahrvon Knochenbr̈uchenwährendder Operationreduziert
[104].
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Für die computergesẗutzePlanungundDurchführungvon OsteotomienpräsentierenLanglotzet. al.
[64] zwölf Fälle in derBehandlung.Alle InstrumentewerdenüberdasNavigationssystemverfolgt.Der
Eingriff war in allenFällenzufriedenstellend.Mittels Navigationssystemenist ebenfallseinepräoperati-
ve VorhersagedesErgebnissesmöglich [80].

2.2 Problemebei MR-basierter Navigation

MR-Aufnahmenfindenin orthop̈adischenNavigationssystemenbislangnur einegeringeVerwendung.
Meistenserfolgt eineVerwendungzusammenmit CT-Aufnahmen.Ein ausschließlicherEinsatzerfolgt
nicht.

Als Gründedafür könnenangesehenwerden:

• MR-AufnahmenenthaltengeometrischeVerzerrungen.Die abgebildetenräumlichenVerḧaltnisse
stimmenmit denrealenGegebenheitennichtgenauüberein.DieseVerzeichnungensinddurchdas
Aufnahmeverfahrenbedingt.AllerdingserfordernNavigationsumgebungengeometrischkorrekte
Aufnahmetechniken,um die hohenAnforderungenan die Genauigkeiterfüllen zu können.Um
dieszu erfüllen, wird üblicherweiseeineAufnahmetechnikhinzugezogen,die frei von derartigen
geometrischenVerzeichnungenist,wie beispielsweiseCT-Aufnahmen.WerdenMR-DatenzurNa-
vigationverwendet,erfolgteine,zumeistelastische,RegistrierungaufdieseCT-Daten.Damit läßt
sichdie geometrischeVerzeichnungerfassenundkorrigieren.

• MR-AufnahmenkönnenkeinekortikalenKnochenstrukturenabbilden.Die MR-Aufnahmetechnik
kannnur Regionenabbilden,die möglichstviele Protonen,wie siebeispielsweisein Wasseroder
Fettvorkommen,enthalten.ProtonenarmeRegionenkönnendagegennichtabgebildetwerden.Die
äußereStrukturderKnochen,die Kortikalis, bestehtzu einemgroßenTeil ausKalziumkarbonat
(CaCO3) und ist protonenarm.Damit liefert siekein Signalim MR. Allerdings basierteineRei-
hevon intraoperativenRegistrierungstechnikengeradeauf der äußerenKortikaliskante,da sie in
Fluoroskopieaufnahmensehrgut erkennbarist. Zudemkanndie Knochenoberfl̈acheintraoperativ
mit Zeigeinstrumentenabgetastetundzur Registrierungherangezogenwerden.

• MR-AufnahmenlassensichschwerersegmentierenalsCT-Daten.Der Grunddafür ist, daßMR-
DatenkontrastreicheralsCT-Aufnahmensind,weshalbauchein Einsatzin Navigationssystemen
wünschenswertist. Dies führt aberauchdazu,daßdieseBilder schwererzu segmentierensind.
Währendbei CT-DateneinfacheschwellwertbasierteVerfahrenoft schnellzumZiel führen(bei-
spielsweisezurKnochensegmentierung),schlagendiesebei MR-Aufnahmendagegenfehl.

Damit erfordertderausschließlicheEinsatzvon MR-DateneineKorrekturder geometrischenVer-
zeichnungenohneZuhilfenahmevon CT-Daten,effizienteSegmentierungsverfahrensowie modifizierte
Verfahrenzur intraoperativenRegistrierung.

2.3 Ansätzezur Verzeichnungskorr ektur

JederStoff besitzteinespezifischemagnetischeEigenschaft,charakterisiertdurchdie magnetischeSus-
zeptibilität bzw. Permeabiliẗat. Die MR-Tomographiebasiertauf derGrundlage,daßderKörperdurch
einstarkes,statischesMagnetfeld,dasB0-Feld,magnetisiertwird. Eswird angenommen,daßdiesesFeld
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homogenist.Diesist in derPraxisallerdingsnichtderFall. DerHauptgrundhierfür sinddieunterschied-
lichenmagnetischenSuszeptibiliẗatenderGewebeim KörperundderdenKörperumgebendenLuft. Das
Resultatist eineStörungderHomogeniẗatdesB0-Magnetfeldes.DieseInhomogeniẗatenführensowohl
zugeometrischenVerzeichnungenin denDatenalsauchzu Intensiẗatsinhomogeniẗaten[11, 100].

DiesegeometrischenVerzeichnungensindkritisch für Anwendungen,die einehoheGenauigkeiter-
fordern.Als Beispieleseienhierfür nebencomputerunterstützenOperationenauchstereotaktischeOpe-
rationenamGehirn[54, 86] sowie die Bestrahlungsplanung[14, 47, 78] erwähnt.In diesenFällenwird
übereinstimmendfestgestellt,daßoriginaleMR-Datenaufgrundihrer geometrischenInhomogeniẗaten
für denEinsatzin Operationen,dieeinesehrhoheGenauigkeiterfordern,nurbedingtverwendetwerden
können.StattdessenwerdengeometrischkorrekteReferenzdatenoderVerfahrenbzw. spezielleAufnah-
meprotokolleben̈otigt, die für geometrischkorrekteMR-Datensorgen.

Bislangist nurin sehrwenigenArbeitendasProblemderVerzeichnungenin Kernspinaufnahmembe-
trachtetworden.EinigePublikationenbescḧaftigensichmit denAuswirkungen,diedie Verzeichnungen
auf die medizinischeDiagnostikhaben[36, 45,84,98, 109]. ErstequalitativeanalytischeUntersuchun-
genzu diesemThemasindbei Bakkeret. al. [7, 8] zu finden.SieuntersuchendenEinflußunterschied-
licher magnetischerSuszeptibiliẗatenamBeispielvon KugelnundKoaxialzylindern.Der Schwerpunkt
liegt auf derSimulationvon MR-AufnahmendieserObjekteunddemVergleichmit denrealenAufnah-
menderselben.

EinewichtigeVoraussetzungfür die AnalyseundKorrektursuszeptibiliẗatsbedingtergeometrischer
Verzeichnungenim MR ist die Möglichkeit,dieFeldverteilungB im MR-Scanner, die währendderAuf-
nahmeherrschte,zuberechnen.GegebensinddiestatischeFeldsẗarkeB0 desScannerssowie dieräumli-
cheVerteilungdermagnetischenSuszeptibiliẗatχ bzw. Permeabiliẗatµ. Für einfacheräumlicheGeome-
trien,wie homogeneKugelnundZylinder, sinddieresultierendenMaxwellschenGleichungenanalytisch
gelöst.DanebenexistiereneinigenumerischeMethoden[57]. EineneuereAnwendungdieserVerfahren
ist in Bhagwandienet. al. [13, 15, 16] zu finden,wo zwei numerischeVerfahrenzur Berechnungder
Feldverteilungin 2D und3D vorgestelltwerden.Sielösendie Maxwellgleichung

div � µ∇ΦM 	
� 0 � (2.1)

DasmagnetischePotentialΦM kannberechnetwerden,wenndie VerteilungdermagnetischenPermea-
bilit ätµ bekanntist. Um dieseGleichungzu lösen,̈uberf̈uhrensieBhagwandienet.al. in eineDif fusion-
gleichungundführeneinezus̈atzlicheKoordinate,denZeitparameterτ, ein.Die Lösungwird für τ � ∞
angenommen.WeiterhinwerdenRand-undAnfangsbedingungengesetzt.Die Wertevon ΦM für die er-
steund letzteSchichtwerdenausderKenntnisderstatischenFeldsẗarkeB0 desScannersgesetzt.Alle
anderenRänderwerdensogesetzt,daßkeineGradienten̈ubersieexistieren.DieserAnsatzist dererste,
welcherdasmagneto-statischeProblemfür einebeliebigeVerteilungder magnetischenEigenschaften
löst.Jedochbesitzter zweiEinschr̈ankungen:

1. Eswird angenommen,daßdasmagnetischeFeldstetsparallelzur Schichtrichtungim MR-Daten-
satzverläuft.Allerdingsist esim MR möglich, im GegensatzbeispielsweisezumCT, dieSchicht-
richtungbeliebigfestzulegen.Daherstellt dieseAnnahmeeinewesentlicheEinschr̈ankungdar.

2. Die Berechnungerfordertdie FestlegungeinerSchrittweite∆τ. Die Geschwindigkeitwird davon
wesentlichbeeinflußt.Die optimaleWahl von ∆τ ist aberbei jedemDatensatzverschieden,und
selbstmit einemoptimalenWert ist die Berechnungsehrlangsam.Bhagwandienberichtetvon ei-
nersechssẗundigenBerechnungfür einen64 � 64 � 64-Datensatzim Jahr1994.DiesesExperiment
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läßtsich heutein wenigenSekundenwiederholen.Für einenMR-Datentypmit typischerGröße
(256 � 256 � 100Voxel) betr̈agtdie Rechenzeitheutzutageimmernochca.vier Stunden1.

Ein andererAnsatzwird von de Munck et. al. [41] vorgestellt.Die GrenzenzwischendenRegio-
nenmit unterschiedlichenmagnetischenSuszeptibiliẗatenwerdenmarkiertund als Dreiecksoberfl̈ache
extrahiert.Anschließendkanndie magnetischeFeldsẗarkefür jedesVoxel separatberechnetwerden.Al-
lerdingsben̈otigt dieBerechnungfür größereTeiledesDatensatzesnochimmerviel Zeit. DeMunckgibt
an,daßdie Rechenzeitin derGrößenordnungdesAnsatzesvon Bhagwandienliegt [41]. Weiterhinsind
die verwendetenGleichungennicht für Punktedefiniert,die nahedenGrenzenzwischenRegionenmit
unterschiedlichenSuszeptibiliẗatenliegen.Aber geradedieseBereichesindoft von Interesse,weil von
ihnendie größtenInhomogeniẗatenausgehen.

Die AbweichungenvonderstatischenMagnetfeldsẗarkeführensowohl zugeometrischenVerzerrun-
genalsauchzu Intensiẗatsinhomogeniẗaten.DiesesindabḧangigvonderArt derBilderzeugung.Für die
KorrekturdieserStörungenexistiereneinigeVerfahren.Siewerdenunterteiltin Verfahren,basierendauf
derPhasenkodierung[12, 77, 114], die Aufnahmevon Verzeichnungsfeldern[56, 83] undfeldkartenba-
sierteMethoden[59, 97].

• Verfahren,basierendauf Phasenkodierung,verwendendie Tatsache,daßin denräumlichenRich-
tungen,die mittels Phasenkodierungaufgenommenwerden,keine geometrischenVerzerrungen
auftreten.So werdenbeispielsweisebei der 3D-MR-Aufnahmetechnikdie Schichtrichtungund
eineRichtunginnerhalbder Schichtmittels Phasenkodierungerstellt.DasErgebnisist, daßdie
Verzeichnungenminimiertwerdenundnurnochin einerräumlichenRichtungauftreten.Prinzipi-
ell könntenauchalle dreiRichtungenmittelsPhasenkodierungaufgenommenwerden.Allerdings
führtdieszueinemstarkenAnstieg derAufnahmezeitenin denBereichvonmehrerenStundenfür
eineeinzigeAufnahme.AusdiesemGrundwerdenderartigeVerfahrenim medizinischenBereich
nichteingesetztundauchvonkeinemdemAutor bekanntenMR-Scanneruntersẗutzt.

• EineweitereMöglichkeit ist die Erstellungund Verwendungvon Verzeichnungsfeldern.Hierbei
wird eine MR-Aufnahmevon einemPhantommit bekannterGeometrieerstellt. Das Phantom
bildet denrealenKörper in seinerForm und denmagnetischenEigenschaftennach.Ausgehend
von der Aufnahmewird ausder Kenntnisder Geometrieein Verzeichnungsfeldabgeleitet.Die
AnwendungdiesesFeldesaufdieMR-AufnahmeeinesPatientensoll einunverzerrtesBild liefern.
JedochsinddieVerzeichnungenabḧangigvondergenauenFormdesKörpers.Weiterhinist esmit
einemderartigenPhantomnichtmöglich,Verzerrungenim InnerendesKörperszuerfassen.

• SchließlichexistierenVerfahren,die auf experimentellaufgenommenenFeldkartenbasieren.In
diesemFall wird die Feldverteilungwährendder Aufnahmeim Scannerdurcheinezus̈atzliche
Aufnahmegemessen.DieseVerfahrenkommenbeidergeometrischenKorrekturvonEPI-Sequen-
zenin funktionalenMR-AufnahmenzumEinsatz[59, 97]. Sieermöglicheneinedirekte,patien-
tenspezifischeMethodefür die Verzeichnungskorrektur. Weiterhinerübrigt sich die Lösungder
MaxwellschenGleichungen.Nachteiligist die zus̈atzlicheAufnahmezeit,die derPatientim MR-
Scannerverbringenmuß.Außerdemlassensich dieseFeldkartennicht mehrzu einemsp̈ateren
Zeitpunktaufnehmenundeinbringen.

1Dieserundalle folgendenVersuchein dieserArbeit verwendenalsRechnereinenIntel PentiumIII, 800MHz unterLinux
undg++.
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Bhagwandien[13] stellt die Theseauf, daßdie Korrekturvon MR-DatendurcheineSimulationdes
MR-Aufnahmeprozessesauf denverzerrtenDatendurchgef̈uhrt werdenkann.Hierzuwerdendieselben
Sequenzparameter, abermit negiertenGradientensẗarkenverwendet.DasErgebnisist ein Bild mit kor-
rektengeometrischenVerḧaltnissenundkorrigiertenIntensiẗatsinhomogeniẗaten.

Diesführt auf die Frage,wohermandie Sequenzparametererhaltenkann.Viele derParametersind
im Normalfall in denHeadernderDatens̈atzeenthalten.Allerdingssinddie Informationenüberdie Gra-
dientensẗarken,diefür eineKorrekturäußerstwichtig sind,im allgemeinennichterḧaltlich.Arbeiten,die
sichmit einerMessungderGradientensẗarkenohneeinenEingriff in die InternadesScannerbescḧafti-
gen,sindauchkeinebekannt.

EineweitereMöglichkeitsinddiesogenanntenverzerrungsfreienMR-Sequenzen,wie sievonMartel
et.al. [75] vorgestelltwerden.HierbeisollendurchspeziellgesetzteSequenzparameterdie auftretenden
Verzeichnungenminimiert werden.SeinenAnsatzvalidiert Martel sowohl an künstlichenObjektenals
auchananatomischenPr̈aparaten.Er kanneineGenauigkeitin derGrößenordnungderalsgeometrisch
korrektgeltendenCT-Datennachweisen.Allerdings erfordertdieserAnsatzdie Verwendungspezieller
Sequenzen.Esist nichtgesichert,obbeieinemkonkretenMR-ScannerdieseSequenzverwendetwerden
kann.Im Normalfall hat der Anwendernur sehrgeringeMöglichkeiten,neueSequenzeneinzustellen.
Weiterhinerfolgtdie Wahl derSequenzzumeistunterdiagnostischenGesichtspunkten.

Changund Fitzpatrick [33] stellenAufnahmeprotokollevor, in denendie Auswirkungender Ma-
gnetfeldinhomogeniẗatenber̈ucksichtigtwerdensollen.Glowinski et. al. [46] versuchen,ein Modell zu
entwickeln,umexperimentellArtefaktevon in denKörpereingef̈uhrtenNadelnzuseparieren.

2.4 Registrierung

Ein weiteresKapitelderArbeit bescḧaftigt sichmit derintraoperativenRegistrierung.SiedientderPati-
entenlageerkennungundist damit letztendlichdie Voraussetzungfür die Übertragungderpräoperativen
Planungin die intraoperativeUmgebung.Intraoperativ werdenFluoroskopieaufnahmendesPatientener-
stellt,diemit präoperativ erstellten3D-Datenregistriertwerden.Für dieRegistrierungvonpräoperativen
CT-Aufnahmenmit intraoperativenFluoroskopiedatenexistiereneinigeArbeiten.Für dasProblemder
MR / Fluoroskopieregistrierung im orthop̈adischenBereichist keinePublikationbekannt.

Ein erstesbetrachtetesVerfahrenist der Ansatzvon Lavalléeet. al. [65, 66]. Hierbei gehtesdar-
um, Objekteanhandihrer Oberfl̈achenzu registrieren.Sowohl im präoperativen3D-Datensatzalsauch
in den intraoperativen 2D-Fluoroskopieaufnahmenmüssendie KantendesObjektessegmentiertwer-
den.Von jedenPunkt der segmentiertenKantenin den Fluoroskopienwird der Projektionsstrahlzur
Strahlenquellebetrachtetund dermittlere quadratischeAbstandzum aktuell positionierten3D-Modell
ermittelt.DasModell wird so gedrehtundverschoben,daßder mittlere quadratischeAbstandüberal-
le Punkteminimiert wird. Implizit wird hierbeiangenommen,daßnacheinerRegistrierungdie Kon-
tur desprojizierten3D-Modells mit den Kanten in den 2D-Aufnahmengenauzur Deckungkommt.
Für denFall derCT/Fluoroskopieregistrierung funktioniertdasVerfahrensehrgut. In unseremFall, der
MR/Fluoroskopieregistrierung, sinddieErgebnissenichtsehrgenau.DerGrundist, daßsichim MR nur
der innereTeil desKnochens,die Spongiosa,abbildet.Dagegenist in denFluoroskopieaufnahmennur
dieäußereKortikalisgutzuerkennenundabzugrenzen.Ein Vorteil desVerfahrensist seineSchnelligkeit
in Kombinationmit demOctree-Spline-Ansatz[94].

Ein weiteresVerfahrenist derAnsatzvonHamadehet.al. [52, 53]. In ihm werdendie Registrierung
und gleichzeitigdie Segmentierungder Fluoroskopiedatenkombiniert.Als Voraussetzungist wieder
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eine Segmentierungder präoperativen CT-Datenerforderlich.Das resultierende3D-Modell wird zur
Registrierungherangezogen.Analogzu Lavalléeet. al. gilt allerdingsdie Voraussetzung,daßin beiden
Bildern die gleichenKantensegmentiertwerdenkönnen.

Ein weitererAnsatzentstammtderDissertationvonRoth[93]. AusdemCT-DatensatzwerdenFluo-
roskopieaufnahmensimuliert und mit den real erstelltenAufnahmenverglichen.Durch Rotationund
TranslationdesDatensatzessoll einemöglichstgenaueÜbereinstimmungmit denintraoperativenBild-
datenerreichtwerden.Allerdings setztdiesesVerfahrenvoraus,daßsichdie intraoperativenBilddaten
durchdie korrektePositiondes3D-Datensatzesim Raumauchwirklich simulierenlassen.Im Fall der
CT/Fluoroskopieregistrierungist diesmöglich,daCT-Datens̈atzeausRöntgenprojektionen,̈ahnlichden
Fluoroskopiedaten,erstelltwerden.DerumgekehrteWeg ist damitebenfallsmöglich.Die Grauwerteim
MR undin denFluoroskopiedatensindallerdingsin keinerWeisemiteinandervergleichbar. Esbesteht
im allgemeinenauchkein funktionalerZusammenhangzwischenihnen.Daherist diesesVerfahrenin
unserembetrachtetenFall nichteinsetzbar.



Kapitel 3

MR-Tomographie

In diesemKapitel werdendie grundlegendenFunktionsweisenderMR-Tomographievorgestellt(siehe
auch[79, 90, 91]). Desweiterenwird auf die UrsacheunddasAusmaßdergeometrischenVerzeichnun-
geneingegangen.

3.1 Grundlagen

Der menschlicheKörperbestehtzu ungef̈ahr70%ausWasser. JedesWassermolek̈ul entḧalt zwei Was-
serstoffatome(Protonen),die einekovalenteBindungzu einemSauerstoffatomeingehen.Damit entḧalt
derKörpereinesErwachsenenca.5 � 1027 Wasserstoffkerne.

Aufgrundseinersubpartikul̈arenGestaltkannjederWasserstoffkern,d.h. jedesProton,alseinesich
drehendepositive Ladungaufgefaßtwerden.Dies führt zur Induktioneineszugeḧorigenmagnetischen
Feldes.Man sagt,dasProtonbesitztein magnetischesMomentundkanndamitalsein kleinerStabma-
gnet,mit Nord- undSüdpol,betrachtetwerden.

Im Normalfall, d.h. ohneein externesMagnetfeld,sind diesemagnetischenMomentezufällig im
Raumorientiert.Von außenist keineresultierendeMagnetisierungmeßbar. Wird jedochein externes
Magnetfeldangelegt,sorichtensichdiemagnetischenMomenteentlangderFeldlinienaus.Die Ausrich-
tung erfolgt entwederparalleloderantiparallelzur RichtungdesexternenFeldes.Diesebeidenmögli-
chenAusrichtungensindeinErgebnisderzweimöglichen,quantenmechanischenZusẗande.Dieparallele
Ausrichtungrepr̈asentierteinenenergieärmerenZustandalsdie antiparalleleundwird daherbevorzugt
angenommen.Die VerteilungzwischendenbeidenmöglichenAusrichtungenfolgt der Boltzmannsta-
tistik. Bei einerTemperaturvon 0 K (-273,15°C)sind alle magnetischenMomenteparallelausgerich-
tet. Bei Zimmertemperatursindnahezugleichviele Protonenparallelwie antiparallelausgerichtet.Die
Dif ferenzder Anzahl der magnetischenMomentezwischenparallelerund antiparallelerAusrichtung
wird als Überschußspinsbezeichnet.Bei einerTemperaturvon 25°C und einemexternenMagnetfeld
derSẗarke1 � 5T kommenauf eineMillion Protonendurchschnittlichfünf Überschußspins.DieseÜber-
schußspinsführenzueinerresultierendenMagnetisierung(Abbildung3.1).

DiesewenigenÜberschußspinserzeugenschoneineausreichendstarkeMagnetisierung,die bei der
MR-Tomographieausgenutztwird. Sowohl ausderBoltzmannstatistikals auchauspraktischenBeob-
achtungenist ableitbar, daßdie AnzahlderÜberschußspinsmit zunehmenderFeldsẗarkewächst.Jedoch
begrenzenandereFaktoren,wie gesundheitlicheRisiken[99] undtechnischeGrenzen[40], dieverwend-
barenFeldsẗarken.

DasMagnetfeldim MR-Scannerwird im folgendenentsprechenddervorherrschendenKonvention

15



16 KAPITEL 3. MR-TOMOGRAPHIE

B0

M=

Abbildung 3.1: Ausrichtungder magnetischenMomentein einemstatischenMagnetfeldB0. Die ein-
zelnenMomenterichtensich parallelbzw. antiparallelzur RichtungdesFeldesaus.Die resultierende
Magnetisierungwird durchdenMagnetisierungsvektorM beschrieben.

als B0-Feld bezeichnet.Die Amplitudeder Magnetisierungist bestimmtdurchdasVerḧaltnis von par-
allelenundantiparallelenAusrichtungendermagnetischenMomente.Die resultierendeMagnetisierung
wird im folgendendurcheinenVektorM � � Mx � My � Mz 	 T mit euklidischerNorm M0 beschrieben.Im
GleichgewichtszustandsindB0 undM zueinanderparallel.Ein kartesischesKoordinatensystemwird so
definiert,daßseinepositivez-Achsein RichtungdesangelegtenMagnetfeldeszeigt.In diesemKoordi-
natensystemgilt für die Magnetisierungim GleichgewichtszustandMx � My � 0 undMz � M0.

Wenndie KerneentlangdesMagnetfeldesausgerichtetsind,soverbleibensienicht statischin einer
Position,sondernfangenan, einePr̈azessionsbewegungauszuf̈uhren.Die Pr̈azessionsgeschwindigkeit
bzw. Kreisfrequenzω wird durchdie FeldsẗarkeB desexternenMagnetfeldesbestimmtunderfüllt die
Larmorgleichung:

ω � γB � (3.1)

γ bezeichnetdasgyromagnetischeVerḧaltnisundist für Wasserstoff γ 
 2π � 42� 57MHz/T.
Zur ErzeugungdesMR-Signalswird der Gleichgewichtszustandgesẗort. Zu diesemZweck wird

kurzzeitigein zweitesMagnetfeldangelegt. DiesesFeld ist sogestaltet,daßeseinekohärenteAuswir-
kungauf die Gesamtmagnetisierunghat.D.h.,die RichtungdesM -Vektorsbewegt sichallmählichund
stetigvon derz-Achseweg. Dieswird erreicht,indemdieseszweiteFeld selbstum die z-Achserotiert
undzwarmit derKreisfrequenz,die durchdie Larmorgleichunggegebenist.

DasrotierendeFeldB1 besitzteineAmplitudeB1 underfüllt die Schwingungsgleichung

B1 � t 	�� B1 cos� ω0 t 	 � (3.2)

In derPraxiswird ein solchesrotierendesmagnetischesFelddurcheinenHochfrequenzpuls(HF-Puls)
erzeugt.Der Winkel α zwischender z-Achseund dem Magnetisierungsvektor, der sogenannteFlip-
Winkel, hängtvon derSẗarkedeszweitenMagnetfeldesB1 undderzeitlichenDauerτ desPulsesab. Er



3.2. KONTRASTPARAMETER 17

erfüllt dieGleichung

α � γ B1 τ � (3.3)

HF-Pulsewerdennormalerweisedurch ihren resultierendenFlip-Winkel beschrieben.Beispielsweise
führt ein 90°-Pulsdazu,daßderMagnetisierungsvektorin die xy-Ebeneausgelenktwird.

Wird währenddesGleichgewichtszustandesein 90°-HF-Pulsgeschaltet,ist der Magnetisierungs-
vektor M hinterherin der xy-Ebene,senkrechtzur z-Achse,ausgerichtet.Allerdings hat keineBewe-
gungderKernestattgefunden,sondernlediglich eineNeuorientierungderMagnetisierung.Sofortnach
demAbschaltendesHF-Feldesbeginnt sichderMagnetisierungsvektor, um die z-Achsezu drehenund
vollf ührt einePr̈azessionsbewegunganalogdererder Kerneim Gleichgewichtszustand. Alle Protonen
sindin derselbenRichtungorientiertundpräzedierenmit dergleichenGeschwindigkeit,d.h.esbesteht
Phasenkoḧarenz.In einersenkrechtzur z-AchsestehendenSpuleum dasUntersuchungsvolumenführt
dieszur InduktioneinerWechselspannung.Ihre Amplitudeist proportionalzumxy-Anteil desMagneti-
sierungsvektors,die FrequenzgleichderLarmorfrequenzderKerne.DasmeßbareSignalwird alsFree
Induction-Decay(FID)-Signalbezeichnet.

3.2 Kontrastparameter

Die Amplitude desFID-Signalsnimmt mit der Zeit ab. Der Grunddafür liegt in zwei verschiedenen
Prozessen.

Der ersteProzeßist die sogenanntelongitudinaleRelaxation,d.h., die Spinsnehmenwiederihren
Gleichgewichtszustandein. WährendderAnregungwird denKernenEnergie zugef̈uhrt. NachderAn-
regungist derGleichgewichtszustandderSpinsgesẗort. OhneeinenweiterenHF-Pulsbeginnendie ma-
gnetischenMomente,sichwiederentlangdesstatischenMagnetfeldesauszurichtenundnehmensoihren
Gleichgewichtszustandwiederein.Bei diesemProzeßwird die Energie,diewährendderAnregungauf-
genommenwurde,wiederfreigegeben.Die Wiederherstellungderz-KomponentederMagnetisierungin
AbhängigkeitvonderZeit Mz � t 	 kanndurcheineexponentielleFunktionbeschriebenwerden,beeinflußt
durcheineZeitkonstanteT1.

Mz � t 	�� M0

�
1 � e� t

T1 � (3.4)

Die T1-Konstanteist einerseitsabḧangig vom Gewebetyp,andererseitsauchdurch die FeldsẗarkeB0

bestimmt.
Aus Gleichung(3.4) ist ersichtlich,daßnacheinerZeit t � T1 ca.63 % derlongitudinalenKompo-

nentederMagnetisierungwiederhergestelltist. Wird ein zweiter90°-PulsnachdieserZeit angelegt, hat
dasresultierendeFID-Signalnur 63 % der Amplitude wie nachder vorhergehendenAnregung.Wenn
die Zeit zwischenbeidenAnregungspulsendenWert 5 � T1 überschreitet,werdenmehrals 99 % der
Kernevom Anregungspulserfaßt.Überschreitetdie Zeit zwischenzwei Anregungspulsen,die Wieder-
holungszeitTR, fünf maldie längsteT1-Zeit, die in denbeobachtetenGewebenerwartetwerdenkann,so
werdenidentischeGewebetypenderfolgendenAufnahmemit gleichemKontrast(Grauwert)dargestellt.
Sind die Intervalle kürzer, werdendie unterschiedlichenT1-Zeitenzu einer unterschiedlichen,für die
WiederanregungzurVerfügungstehenden,Magnetisierungführen.D.h.,gleicheAnzahlenvonProtonen
in Gewebenmit unterschiedlichenT1-ZeitenwerdenzueinemunterschiedlichstarkenSignalführen.Das
bildet die Grundlagefür denT1-Kontrast,bei demdie Intensiẗat nicht nur die Protonendichte,sondern
auchdenlokalenT1-Wert widerspiegelt.Die WiederholungszeitTR ist ein Parameter, dervom Anwen-
der kontrolliert wird. Eine langeTR-Zeit führt zu einerUnempfindlichkeitdesFID-Signalsvon dem
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T1-Wert desGewebes.Durcheine,relativ zu denT1-Zeiten,kurzeTR-Zeit läßtsicheineAbhängigkeit
desSignalsvon denT1-Zeitenerreichen.

Nebender T1-Konstantenbewirken allerdingsnoch andereFaktorendenZerfall desFID-Signals.
Denn,obwohl sich der longitudinaleRelaxationsprozeß̈ubereinenZeitraumvon mehrerenSekunden
hinzieht,nimmt die AmplitudedesFID-Signalsweitausschnellerab. Der Grundliegt in denindividu-
ellenKomponentenderMagnetisierung,diegeringf̈ugigunterschiedlichePr̈azessionsgeschwindigkeiten
besitzen.Im Lauf derZeit nimmtdie AmplitudedesM xy-VektorsdurchdenVerlustderPhasenkoḧarenz
ab. Die Magnetisierungin derxy-EbeneläßtsichdurchfolgendeGleichungbeschreiben:

Mxy � t 	�� Mxy � 0	 e� t
T �2 � (3.5)

Für einen90°-Pulsist Mxy � 0	 gleichdemWert Mz zu Beginn desAnregungspulses.Der exponentielle
Zerfallwird durcheineZeitkonstanteT �2 bestimmt.Diesecharakterisiert,wie schnelldiePhasenkoḧarenz
verlorengeht.Der Grundfür denVerlustdieserPhasenkoḧarenzliegt darin,daßdie verschiedenenma-
gnetischenMomentenachderAnregungmit unterschiedlichenLarmorfrequenzenpräzedieren[90]. Dies
ist bedingtdurchlokaleFeldinhomogeniẗatenunddie Tatsache,daßdie Larmorfrequenzdirekt propor-
tional zur lokalenmagnetischenFeldsẗarkeist.

NebenstatischenFeldinhomogeniẗaten,diedurcheineZeitkonstanteT �2 beschriebenwerdenkönnen,
tretenzufälligeFluktuationenim Magnetfeldauf,diedurchdie InteraktiondereinzelnenKerneunterein-
anderhervorgerufenwerden.Wennsichein Kerneinemanderennähert,entstehtwährendderDauerder
Interaktionein zus̈atzlicheszweitesmagnetischesMoment.WährendderZeit präzedierendie betroffe-
nenKerneetwasschnellerbzw. langsamerundverlierendadurchihre Phasenkoḧarenzmit denanderen
Kernen.Die Geschwindigkeit,mit welcherdiePhasenkoḧarenzdurchdieseSpin-Spin-Interaktionenver-
loren geht,wird durchdie T2-Zeitkonstantebestimmt.Der T2-Wert ist eineFunktiondesGewebetyps,
welcheim wesentlichendie mikroskopischeBeweglichkeit derWassermolek̈ule in einemGewebecha-
rakterisiert.Weil T �2 vonallenArtendesZerfallsderPhasenkoḧarenzbestimmtwird, T2 dagegennurvon
denSpin-Spin-Interaktionen,ist für alleGewebetypenstetsT �2 � T2 [90]. Esgilt

1
T2
� 1

T �2 � 1
T �2 � (3.6)

DerUnterschiedzwischenT �2 undT2 läßtsichambestenanderBildungdesEchoserklären(Abb. 3.2).
Nachdem90°-Pulssinddie Kerne,wie obenbeschrieben,in Phasenkoḧarenz.DieseKohärenzzerf̈allt,
bedingtsowohldurchdiestatischen,lokalenMagnetfeldinhomogenitätenalsauchdurchdiezeitabḧangi-
genSpin-Spin-Interaktionen.NacheinerZeit t sinddie magnetischenMomenteunterschiedlichverteilt.
Jetztwird einzweiterHF-Pulsgeschaltetmit einem180°-Flipwinkel.Dadurchwerdendiemagnetischen
Momenteanderz-Achsegespiegelt.Siepräzedierenweiterhinmit einerLarmorfrequenz,abḧangigvom
lokalen Feld. Die statischenFeldinhomogeniẗatensind auchnachdem 180°-Pulsunver̈andert.Damit
stellt derselbeProzeß,derzumanf̈anglichenVerlustderPhasenkoḧarenzführte,diesewiederher. Nach
einerZeit t nachdemPulsist die Phasenkoḧarenzwiederhergestellt.Die Spinserzeugenein Spin-Echo
zu einerZeit t nachdem180°-Puls,die gleichderZeit t zwischendem90°-unddem180°-Pulsist. Die
EchozeitTE ist gleich2 t.

Eskannabernur derTeil derPhasenkoḧarenzwiederhergestelltwerden,derdurchdie lokal unter-
schiedlichenPr̈azessionsfrequenzenverlorengegangenist. Dagegenführendie Spin-Spin-Interaktionen
in derZeit bis zur Bildung desSpin-Echoszu einemirreversiblenVerlustderPhasenkoḧarenz.Im Re-
sultathängtdie AmplitudedesEchosignalsvon derEchozeitTE unddemT2-Wert desGewebesab. Die
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(2) (3) (4)(1)

Abbildung3.2:Die Bildung desEchosim MR. (1) NachderAnregungsinddiemagnetischenMomente
in Phasenkoḧarenz.(2) Durchgeringf̈ugigunterschiedlicheLarmorfrequenzengehtdie Phasenkoḧarenz
verloren.(3) Durchden180°-Pulswerdendie magnetischenMomentegespiegelt.Siebesitzenhinterher
dieselbeLarmorfrequenz,aberihre Drehrichtunghat sich gëandert.(4) DerselbeEffekt, der zun̈achst
zumVerlustderPhasenkoḧarenzgeführt hat,erzeugtjetzt wiedereinePhasenkoḧarenz.Esentstehtdas
Echo.

Echozeitkannvom Anwendereingestelltwerden.Dadurchist esmöglich, mit langenEchozeitenTE,
Echosmit signifikanterAbhängigkeitvom T2-Wert zu erzeugen.AndererseitsführenkurzeEchozeiten
zueinerUnempfindlichkeitgegen̈uberdenT2-Werten.

Tabelle3.1zeigtdie T1- undT2-Wertefür verschiedeneGewebeundeineFeldsẗarkevon B0 � 1 � 5T.
Esist zubemerken,daßdie T2-WerteweitgehendunabḧangigvonderFeldsẗarkeB0 sind.Dagegenführt
eineErhöhungderB0-Feldsẗarkezu längerenT1-Zeiten.Kortikale Knochenstrukturensind wasserarm.
SieenthaltensehrwenigeProtonenundlieferndaherkeinmeßbaresMR-Signal.

Gewebe T1 �ms� T2 �ms�
Muskel 870 45

Fett 260 80

Knochen(Spongiosa) analogFett

Knochen(Kortikalis) keinMR-Signal

Tabelle3.1:T1- undT2-Zeitenfür verschiedeneGewebetypenbeieinerFeldsẗarkevonB0 � 1 � 5T. (Quelle
[31])

3.3 Ortskodierung

In den letztenAbschnittenerfolgte eineBetrachtungüber die Grundlagender MR-Tomographieund
die kontrastbestimmendenParameter. Um einenkompletten3D-Datensatzzu erhaltenist esallerdings
zus̈atzlicherforderlich,dasgemesseneMR-SignaleinzelnenPunktenim Aufnahmevolumenzuzuordnen.
Mit dieserThematikwird sich,angelehntan[40, 79], dieserAbschnittbescḧaftigen.

3.3.1 Schichtauswahl

In herk̈ommlichenSpin-Echo-Aufnahmen(sogenannte2D-MR-Sequenzen)wird dasVolumen,vondem
ein Signalgemessenwird, zun̈achsteingrenzt.Dagegenwird in 3D-MR-SequenzendaskompletteAuf-
nahmevolumenangeregt [79].

Bei 2D-MR-Aufnahmenwerdennur Protonenangeregt, die sich innerhalbeinesbegrenztenBerei-
chesbefinden.Dabei wird ausgenutzt,daßder HF-Puls jene Protonenerfaßt,derenLarmorfrequenz
gleichderFrequenzdesPulsesist. Für dieSchichtwahlwird deshalbwährendderAnregunggleichzeitig
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ein Schichtwahlgradientgeschaltet.DieserGradientGz � mT
m � ist ein schwachesMagnetfeld.Es über-

lagertsichmit demstatischenMagnetfelddesScanners.DasGradientenfeldwird sogeschaltet,daßan
der aufzunehmendenSchichtz0 keineVer̈anderungder Feldsẗarkeeintritt. DasresultierteMagnetfeld,
abḧangigvon derPositionz, ist

Bz � B0 � � z � z0 	 Gz � (3.7)

In diesemZustanderfolgt die Anregungmit demHF-Puls.DiesesPulsbesitztnormalerweiseeineAm-
plitudederForm dersinc-Funktion( sinx
 x ). Der PulshateineTrägerfrequenzωz0, die exakt derLar-
morfrequenz( ωz0 � γ B0 ) deranzuregendenSchichtentsprichtundeineBandbreite2 ∆ f . Typischist
∆ f � 625Hz.DieserPulsregt die Protonenin einemkleinenFrequenzband� ∆ f beidseitigderLarmor-
frequenzan,die die Ungleichung

ωz0 � ∆ f � γBz0 � x � y� z	�� γ � B0 � � z � z0 	 Gz	 � ωz0 � ∆ f (3.8)

erfüllen.Die Schichtbesitztdie Dickedz

dz � 2
∆ f

γ Gz
� (3.9)

3.3.2 Frequenzkodierung desEchos

Währendder Bildung desEchoszur Zeit TE, wird ein weitererGradientgeschaltet.Er bewirkt durch
die ÄnderungdesMagnetfeldeseineVer̈anderungderLarmorfrequenz.D.h.,verschiedeneKernepräze-
dierenmit unterschiedlicherGeschwindigkeit, unddasin einerumdasAufnahmevolumenangebrachten
SpuleinduzierteSignalbestehtauseinerÜberlagerungvon Signalenmit unterschiedlichenFrequenzen.

O.B.d.A.erfolgedie Frequenzkodierungin x-Richtung.WährendderKodierungwird ein Gradient
Gx geschaltet,derein MagnetfeldBx bewirkt mit

Bx � B0 � � x � x0 	 Gx � (3.10)

dessenSẗarkeabḧangigvonderx-Koordinateist. An derStellex0 findetkeineÄnderungdesFeldesstatt.
Der konkreteWert von x0 ist jedochfür dasErgebnisvernachl̈assigbar. In dieserUmgebungbetr̈agtdie
Larmorfrequenzωx derKerneanderPositionx:

ωx � γ Bx � γ � B0 � � x � x0 	 Gx 	 � (3.11)

SeiA � x	 die AmplitudedesFID-SignalanderStellex, sokönnenwir in derSpuleeineSignal̈uberlage-
rungF � t 	 derGestalt

F � t 	�� ∑
x

A � x	 cos� ωx t 	 (3.12)

messen,d.h.,jedePositionx liefert einenBeitragmit einerbestimmtenFrequenz.AusKenntnisderFre-
quenzläßtsichwiederumgem̈aßGleichung(3.11)dieräumlichePositionbestimmen.EineBestimmung
derAmplitudendereinzelnenFrequenzenerfolgt mit einerFouriertransformation.

3.3.3 Phasenkodierung desEchos

Zu BeginnderAufnahmeerfolgteineselektiveAnregungderProtonenentlangeinerRichtung.Während
derBildung desEchoserfolgt eineFrequenzkodierungentlangeinerweiterenRichtung.An dieserStel-
le muß jetzt noch die dritte räumlicheRichtungfestgelegt werden.Eine Frequenzkodierungin einer
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weiterenRichtungschl̈agt fehl, die Larmorfrequenzender Protonenwärenin diesemFall nicht mehr
unabḧangigvoneinander. DasErgebniswäreeineFrequenzkodierungin einerRichtung,die sichdurch
eineÜberlagerungderbeidenGradientenbestimmt[79].

AllerdingsbestehtdasMR-Signal,wie alle Schwingungen,ausdrei Bestandteilen:Amplitude,Fre-
quenzund Phase.Zur weiterenräumlichenLokalisationwird die Phaseder Schwingungverwendet,
indemdie PhasedesSignalsentlangderdrittenräumlichenRichtunggezieltver̈andertwird. Diesführt
zueinerPhasenkodierungjederFrequenzin derfrequenzkodiertenRichtung.

Zu diesemZweckwird zwischendemAnregungs-unddemRefokussierungspuls(180°-Puls)kurz-
zeitig ein weiteresGradientenfeld,der Phasenkodiergradient,geschaltet.WährenddasGradientenfeld
aktiv ist, wird die Larmorfrequenzder KerneentlangdieserRichtungver̈andert.O.B.d.A. bezeichnen
wir dieseRichtungals y-Richtung.An einerStelley0 sei die SẗarkedesGradientenfeldesgleich Null.
Die resultierendenFrequenzenωy entlangdieserRichtungsind

ωy � ω � γ � y � y0 	 Gy � (3.13)

HatdasGradientenfeldeineDauerτ, sowerdendie Phasenentlangdery-Richtungwie folgt ver̈andert:

∆φy � τ ωy � τ ω (3.14)� τ γ � y � y0 	 Gy (3.15)

Festzustellenist, daßbei konstanterZeit τ die Phasenverschiebungproportionalzur SẗarkedesGradien-
tenfeldesist. D.h., je stärkerderPhasenkodiergradient,umsogrößerist die Phasendifferenz.

Die vollständigeMR-Aufnahmeist typischerweiseeineSammlungvon64biszu512Echos,diealle
untergleichenBedingungenaufgenommenwerden[79]. Lediglich die SẗarkedesPhasenkodiergradien-
tenvariiertvonAufnahmezuAufnahme.Er wird bei jederAufnahmeumeinenWert∆Gy erhöht.Somit
betr̈agterbei dern-tenAufnahmen ∆Gy.

Die Phasenverschiebung∆φ � y� n	 anderStelley währenddern-tenAufnahmebetr̈agtsomit

∆φ � y� n	�� τ γ � y � y0 	 n ∆Gy � (3.16)

Weiterhinbetr̈agtanderStelley die AmplitudedesSignalsA � y	 , unddie Kreisfrequenzω ist identisch
derLarmorfrequenz.BeideWertesindwährenddereinzelnenPhasenkodierschrittekonstant.Damit er-
haltenwir im n-tenKodierschrittein SignalFn � t 	

Fn � t 	 � ∑
y

A � y	 cos� ω t � ∆φ � y� n	!	 (3.17)� ∑
y
� �A � y	 cos� ωt 	 � cos∆φ � y� n	 � �A � y	 sin� ωt 	 � sin∆φ � y� n	!	 � (3.18)

welchesals eineSchwingung,abḧangigvon n, aufgefaßtwerdenkann.NachGleichung(3.16) ist die
KreisfrequenzdieserSchwingunggleich τ γ � y � y0 	 ∆Gy undsomit nur abḧangigvon y. Mittels einer
Fouriertransformationlassensichdie Informationendekodierenunddeneinzelneny-Wertenzuordnen.

3.3.4 3D-MR-Sequenzen

In den bislangbetrachtetenMR-Sequenzenerfolgt die Schichtkodierung,indem währenddesAnre-
gungspulsesein sogenannterSchichtwahlgradientgeschaltetwird. DieserbeeinflußtdasstatischeMa-
gnetfeldundführt damitzu lokal unterschiedlichenLarmorfrequenzenderKerne.Nur die Kerne,deren
LarmorfrequenzgleichderFrequenzdesAnregungspulsesist, werdenausgelenkt.
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In den3D-MR-Sequenzenerfolgt die Anregung,ohnedaßein Schichtwahlgradientgeschaltetwird.
Als Ergebnisdavon werdenalle Kerneim Aufnahmevolumenanregt. Die räumlicheKodierungerfolgt
bei diesenSequenztypendurcheinePhasenkodierungauchin derSchichtwahlrichtung[40].

3.4 Verzeichnungen

3.4.1 Ursachen

Bislangsind wir davon ausgegangen,daßwährenddesAufnahmeprozessesidealeBedingungenherr-
schen.Dasheißt,daßwir ein homogenesB0-Magnetfeldhabenundideale,lineareGradientenfelder.

AufgrundeinerReihevonUmsẗandenkönnendieseBedingungennichtalsgegebenangesehenwer-
den.DieseUmsẗandekönnenwie folgt klassifiziertwerden:

• ScannerspezifischeUrsachen:

– inhomogenesB0-Feld

Für die gesamtenBetrachtungenwird ein homogenesB0-Magnetfeldvorausgesetzt.Jedoch
ist in derPraxisaufgrundtechnischerGrenzenundToleranzendieHomogeniẗatnichtgewähr-
leistet.DieseAbweichungvonderB0-Feldsẗarkever̈andertdieLarmorfrequenzderProtonen
undbeeinflußtdie Ortskodierung.

– nichtlineareGradientenfelder

Die Spulen,die für die ErzeugungderGradientenfelderverantwortlichsind,weisen,bedingt
durchdie Herstellung,Toleranzenauf.Dadurchist die Linearität derGradientenfeldernicht
gegeben.Außerdemführt dasschnelleSchaltenderGradientenwährendderBildgewinnung
zuNichtlineariẗaten.DasErgebnissindAbweichungenin derOrtskodierung.

• Ursachen,die durchdasaufzunehmendeObjektverursachtwerden:

– suszeptibiliẗatsbedingteArtefakte

DasaufzunehmendeObjekt, der Patient,bestehtphysikalischgesehenauseinerMischung
von Stoffen mit speziellenmagnetischenEigenschaften,charakterisiertdurchdie magneti-
scheSuszeptibiliẗat. DieseSuszeptibiliẗatenunterscheidensich sowohl von dem magneti-
schenVerhaltender umgebendenLuft als auchuntereinander. Dies beeinflußtdie Homo-
geniẗat desstatischenMagnetfeldesentsprechenddenMaxwellschenGleichungen.DasEr-
gebnissindAbweichungenvon derB0-Feldsẗarkeim Scanner, welcheeinenEinflußauf die
GenauigkeitderOrtskodierungbesitzen.

– Chemical-Shift-Artefakte

Bei denGrundlagender MR-Aufnahmetechnikwird von einerLarmorfrequenzausgegan-
gen,dienurvon derMagnetfeldsẗarkeunddemKernabḧangt.JedochhabenProtonenunter-
schiedlicheLarmorfrequenzen,je nachdem,obsiesichin Fett-oderMuskelgewebebefinden.
DadurchkönnenProtonen,die sichanderselbenStelleaberin verschiedenenGewebenbe-
finden,unterschiedlicheLarmorfrequenzenbesitzen.Erfolgt die Ortskodierungmittelseiner
FrequenzkodierungdesEchos,werdendenProtonenentsprechendihrer verschiedenenLar-
morfrequenzenunterschiedlichePositionenzugewiesen.
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Alle vier genanntenUrsachenführenzu geometrischenVerzerrungen.Jedochkönnendie scanner-
spezifischenGründeals konstantfür ein und denselbenScannerangesehenwerden.Sind sie einmal
ermittelt, lassensie sich allgemeinkorrigieren.Eine Korrektur der Magnetfeldinhomogenität und der
Gradientenfelderwird bereitsin derscannerinternenSoftwarevorgenommen.

Dagegen sind die patientenspezifischenUrsachenindividuell vom Patientenabḧangig.Chemical-
Shift-Artefaktelassensich durchsogenanntefettges̈attigte Sequenzenvermeiden.Dabei wird die un-
terschiedlicheLarmorfrequenzder Protonenin Fett und in Muskelnausgenutzt.In einerVoranregung
werdenspezielldie Protonenim Fett erfaßt.Danacherfolgt die eigentlicheAnregung,für die die im
FettbefindlichenProtonennichtmehrzurVerfügungstehen,unddaherauchkeinSignalliefern.Mit der
KorrekturdersuszeptibiliẗatsbedingtenArtefaktewerdensichdieKapitel 5 und6 bescḧaftigen.

Der nächsteAbschnitt behandeltdie Auswirkungen,die die Abweichungvon der B0-Feldsẗarke
auf die geometrischeGenauigkeithat. ErsteanalytischeUntersuchungenzu dem Themafinden sich
in Lüdeckeet.al. [71].

3.4.2 Auswirkungen auf die Ortskodierung

Abweichungenvon derMagnetfeldsẗarkekönnendurchein Dif ferenzfeld∆B modelliertwerden.Damit
ergibt sichdasresultierendemagnetischeFeldB als

B � x � y� z	�� B0 � ∆B � x � y� z	 � (3.19)

Schichtkodierung

Im idealen,ungesẗortenFall erfaßtder Anregungspulsfür die Schichtz0 alle Kerne,die die Unglei-
chung(3.8)erfüllen.Mit derBerücksichtungderAbweichungvonderB0-Feldsẗarkever̈andertsichdiese
Ungleichungzu

ωz0 � ∆ f � γ � B0 � ∆B � x � y� z	 � � z � z0 	 Gz	 � ωz0 � ∆ f � (3.20)

D.h.,alleVoxel � x � y� z	 mit

z0 � ∆ f
γ Gz
� z � ∆B � x � y� z	

Gz
� z0 � ∆ f

γ Gz
(3.21)

werdenangeregt undlieferneinenBeitragzumSignalwährendderMessung.Diesführt in derSchicht-
wahlrichtungzueinerVerschiebung∆zdesVoxels � x � y� z	 von

∆z � ∆B � x � y� z	
Gz

� (3.22)

Frequenzkodierung

Für dieKodierungderzweitenräumlichenRichtungwird eineFrequenzkodierungdesEchosverwendet.
Dazuwird währenddesAuftretensdesEchosderFrequenzkodiergradientgeschaltet.Beziehtmanin die
Betrachtungenvon Kapitel 3.3.2die Magnetfeldinhomogenität ein, sover̈andertsich Gleichung(3.10)
zu

Bx � x � y� z	�� B0 � ∆B � x � y� z	 � � x � x0 	 Gx � (3.23)

Betrachtenwir in dieserUmgebungeinenkonkretenPunkt � x � y� z	 im Aufnahmevolumen,sobetr̈agtdie
Larmorfrequenzωx derKerneandieserStelle

ωx � γ � B0 � ∆B � x � y� z	 � � x � x0 	 Gx 	 � (3.24)
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DieserPunktwird im Bild einemPunkt � x� � y� z	 zugewiesen,der im ungesẗortenFall dieselbeLarmor-
frequenzhatunddie Gleichung

ωx"#� γ $ B0 � � x� � x0 	 Gx % (3.25)

erfüllt. Damit führt die Magnetfeldinhomogenität an der Stelle � x � y� z	 zu einer Verschiebung ∆x der
Größe

∆x � ∆B � x � y� z	
Gx

� (3.26)

Phasenkodierung

EineweiteresVerfahrenzurräumlichenLokalisationist diePhasenkodierungdesEchos.Wie bereitsMil-
ler undGarroway [77] festgestellthaben,ist die Phasenkodierungresistentgegen̈uberInhomogeniẗaten
desstatischenMagnetfeldes.D.h.,in phasenkodiertenRichtungentretenvernachl̈assigbaregeometrische
Verzeichnungenauf.Auf denGrundwird im folgendenkurzeingegangen.

O.B.d.A.gehenwir für die Herleitungwiedervon einerPhasenkodierungin y-Richtungmit einem
Phasenkodiergradientder SẗarkeGy und der Dauerτy aus.EntsprechendGleichung(3.14) betr̈agt im
ungesẗortenFall diePhasenverschiebung∆φ � x � y� z	 amPunkt � x � y� z	 nachderSchaltungdesGradienten

∆φ � x � y� z	�� τy γ � y � y0 	 Gy � (3.27)

Wird die InhomogeniẗatdesMagnetfeldesin die Betrachtungmit einbezogen,somußGleichung(3.13)
entsprechendangepaßtwerden.Die Larmorfrequenzω � x � y� z	 derKerneamPunkt � x � y� z	 währendder
SchaltungdesGradientenfeldesbetr̈agtdamit

ω � x � y� z	�� γ � B0 � ∆B � x � y� z	 � � y � y0 	 Gy 	 � (3.28)

Bei derDauerτy desGradientenbetr̈agt die Phasenverschiebung ∆φ �&� x � y� z	 unterBerücksichtungder
Inhomogeniẗat

∆φ � � x � y� z	'� τω � x � y� z	 � τ γ � B0 � ∆B � x � y� z	!	 (3.29)� τ γ � y � y0 	 Gy (3.30)

DieseBeziehungläßtsichanalogderGleichung(3.14)herleiten.Esist zu erkennen,daß

∆φ � � x � y� z	�� ∆φ � x � y� z	 (3.31)

gilt unddamitdie PhasendifferenznachdemAnlegendesGradientenfeldesunabḧangigvon derAbwei-
chung∆B � x � y� z	 vomstatischenMagnetfeldist.

EntsprechendderDekodierungnachdenGleichungen(3.13)- (3.18)tritt damitkeinegeometrische
Verzeichnungin phasenkodiertenRichtungenauf.

Besonderheitenbei 3D-MR-Sequenzen

Wie bereitserwähnt,existierennebenden2D-MR-Sequenzenauch3D-MR-Sequenzen.Währendbei
den2D-Sequenzengleichzeitigmit dem Anregungspulsein Schichtwahlgradientgeschaltetwird, um
einenTeil desVolumensaufzunehmen,wird bei 3D-Sequenzengrunds̈atzlich dasgesamteVolumen
angeregt. Die Schichtrichtungwird übereinePhasenkodierungdesEchoserzeugt.
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Wie wir im vorhergehendenAbschnittfestgestellthaben,sinddieRichtungen,diemittelseinerPha-
senkodierungdesEchoserzeugtwurden,frei von geometrischenVerzeichnungen.Für 3D-Sequenzen
bedeutetdies,daßauchin derSchichtwahlrichtungkeineVerzeichnungenauftreten.

Grunds̈atzlichist esauchmöglich,alledreiräumlichenRichtungenmittelseinerPhasenkodierungzu
erzeugen.Der Vorteil wäre,daßder resultierendeDatensatzkeineräumlichenVerzeichnungenerhalten
würde.Der limitierendeFaktorhierbeiist jedochdie Aufnahmezeit.Für dasKodiereneinerräumlichen
RichtungmittelsFrequenzkodierungreichteineeinzelneAufnahmeaus.Wird dieselbeRichtungmittels
Phasenkodierungerzeugt,werdenje nachAuflösungin heutigenScannernzwischen64und512einzelne
Aufnahmenerstellt.Die AufnahmezeitverlängertsichentsprechendumdenFaktor64 bis512.

Störungen in denGradientenfeldern

Bei der Analyseder resultierendengeometrischenVerzeichnungenwurdenin denvorangegangenAb-
schnittenstetsideale,lineareGradientenfeldervorausgesetzt.Jedochgibt esGründe,warumdieseFelder
ebenfallsgesẗort seinkönnen[30]:

• AufgrundtechnischerGrenzenerzeugtderScannerkeineidealen,linearenGradientenfelder.

• Die GradientenfelderwerdenaufgrundderSuszeptibiliẗatsverteilungebenfallsgesẗort.

WährendderersteGrundscannerspezifischist unddurchgeeignetesHardware-Designreduziertwer-
denkann,hängtder zweitevom aufzunehmendenObjekt ab. Allerdings ist die Sẗarkeder Gradienten-
feldernur ein kleinerBruchteil desMagnetfeldesim Scanner. Damit sinddie zu erwartendenInhomo-
geniẗatensehrklein, verglichenmit der StörungdesstatischenMagnetfeldes.Somit kanndie Nichtli-
neariẗat derGradientenfeldervernachl̈assigt,undsiekönnenals linearangenommenwerden[30]. Eine
Analyseder Inhomogeniẗatenin denGradientenfeldernunddie ValidierungdieserAnnahmeerfolgt im
Abschnitt5.5.

3.4.3 Verzeichnungenim Datensatz

Im letztenAbschnittwurdedieAuswirkungeinerAbweichung∆BvomB0-FeldaufdieOrtskodierungan
einemPunktbetrachtet.DemnachführenInhomogeniẗatenim MagnetfelddesScannerszuVerschiebun-
genin der frequenzkodiertenRichtungund in 2D-MR-Datens̈atzenzus̈atzlich in der Schichtwahlrich-
tung.DieseVerschiebungentretenin jederbetroffenenräumlichenRichtungseparatauf.Die resultierte
Verschiebungergibt sichdurchvektorielleAddition dereinzelnenVerschiebungen.

Wärendie Abweichungen∆B vom Magnetfeldim gesamtenAufnahmevolumenkonstantund un-
abḧangigvon der Position,so würde jederPunktgenaudieselbeVerschiebungerfahren.Als Ergebnis
würdedasgesamteObjektverschobenwerden,aberdie geometrischenVerḧaltnissebliebenerhalten.Es
würdekeineVerzeichnungentstehen(Abb. 3.3,Mitte).

In derRealiẗat sinddie Abweichungenvon statischenMagnetfeldallerdingsabḧangigvon derkon-
kretenPositionim Aufnahmevolumen.Damit ist die Verschiebungan jederStelleindividuell, undver-
schiedenePositionenerfahrenim allgemeinenunterschiedlicheVerschiebungen.DasErgebnisist eine
ÄnderungdergeometrischenVerḧaltnisseim Aufnahmevolumen(Abb. 3.3,rechts).
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Abbildung 3.3: Auswirkung einer konstantenund variablenAbweichungvom statischenMagnetfeld
auf die Voxel (Gitterpunkte)in einemBild. Die gepunktetenLinien zeigenjeweils dasoriginaleGitter.
Links: DasunverzerrteGitter. Mitte: Die AuswirkungeinerkonstantenAbweichung.JedesVoxel erfährt
einekonstanteVerschiebung.Die Geometriebleibt jedochunver̈andert.Rechts:Die Auswirkungeiner
voxelabḧangigenAbweichung.JedesVoxelerfährteineindividuelleVerschiebung.Die Geometriëandert
sich.



Kapitel 4

MR-Segmentierung

DiesesKapitel bescḧaftigt wird sichmit derSegmentierungderMR-Aufnahmen.Eswird davon ausge-
gangen,daßzurpräoperativenPlanungseitensdesArzteseineodermehrereKernspinaufnahmenerstellt
werden.

4.1 Moti vation

EineSegmentierungderMR-Bilder wird ausfolgendenGründennotwendig:

• Für dieOperationsplanungist esnotwendig,3D-ModellevonspeziellenStrukturen,wie beispiels-
weisedenKnochen,zu erstellen.Im orthop̈adischenBereichwird dasim wesentlichendie Spon-
giosaundKortikalisdesFemurssowie eventuellaucheinigekritischeStrukturenin denWeichtei-
len (z.B.Adern)umfassen.

• MR-AufnahmenunterliegengeometrischenVerzeichnungen,derenSẗarkevon derVerteilungder
magnetischenEigenschafteninnerhalbdesgesamtenAufnahmevolumensabḧangt.Daherist es
notwendig,Bereichemit verschiedenenmagnetischenEigenschaftenzu trennen.Entsprechend
[13, 41] ist eineUnterscheidungin Luft und Gewebenotwendig.DaskompletteGewebekann
alseinheitlicheStrukturbez̈uglichdesmagnetischenVerhaltensangesehenwerden.Esmußdaher
eineSegmentierungin Gewebeund in Luft, die bei unserenorthop̈adischenAufnahmennur im
Hintergrundvorkommt,erfolgen.

• Für die intraoperative Lageerkennungwird eineReferenzstrukturben̈otigt, auf derdie Registrie-
rung basiert.Im Fall desorthop̈adischenBereicheshandeltessich dabeium die Knochen(bei-
spielsweisedenFemur).DahermußeineSegmentierungderknöchernenStrukturenerfolgen.

Im RahmenderSegmentierungvonMR-DatenmüssensomitfolgendeAufgabenbewältigt werden:

• Esmußdie GrenzezwischenderLuft, demHintergrund,unddemPatientensegmentiertwerden.

• EineSegmentierungdesKnochensmußerfolgen.

• Für denFall, daßmehrereMR-Aufnahmenverwendetwerden,mußeineRegistrierungderBild-
datens̈atzeaufeinandervorgenommenwerden.

27
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Abbildung4.1: MR- (links) undCT-Aufnahme(rechts)einesdistalenFemurs.BeideBilder zeigendie
gleicheSchnittebene.

4.2 Unterschiedezur CT-Segmentierung

Mit derFragederSegmentierungvon medizinischenBilddatenim orthop̈adischenBereichbescḧaftigen
sicheineReihevon Publikationen.Diesesind jedochfastausschließlichfür CT-Aufnahmenoptimiert.
Aus dreiGründenkönnendieseVerfahrendahernicht direktaufMR-Datenangewendetwerden:

• MR-DatenbesitzeneinenhöherenKontrast,insbesonderederWeichteile(Abb. 4.1). In CT-Auf-
nahmenkannlediglich zwischenWeichgewebe,Kortikalis undSpongiosaunterschiedenwerden.
JededieserRegionenbesitzteinennahezukonstantenGrauwert.Dagegensind MR-Aufnahmen
kontrastreicherunderlaubenz.B.eineUnterscheidungin Fett-undMuskelgewebe.Die Grauwerte
dereinzelnenGewebetypensindvondenKontrastparameterndesMR (Echo-undWiederholungs-
zeit) abḧangig.

• Die GrauwertederVoxel in MR-DatenunterliegenIntensiẗatsinhomogeniẗaten.Sieresultierenaus
denAbweichungenvom statischenB0-Feld desScanners.Als Ergebnisschwanktder Grauwert
für Voxel in derselbenanatomischenStruktur, abḧangigvon der Position.Deshalbkönnenein-
facheThresholdingverfahren,wie sie bei derCT-Segmentierungoft zumEinsatzkommen,nicht
angewendetwerden.

• Im CT könnenvomKnochensowohldieSpongiosaalsauchdieKortikalissegmentiertwerden.Im
MR besitzendagegendie Kortikalis und die angrenzendeKnochenhautnahezudenselbenGrau-
wert und sind daherkaum bzw. oft auchüberhauptnicht abgrenzbar. D.h., im MR kann vom
Knochenlediglichdie Spongiosasichersegmentiertwerden.

Aufgrund der genanntenPunktekönnenAlgorithmen für die Segmentierungvon CT-Aufnahmen
nichtaufMR-Datenübertragenwerden.EssinddaherneueAnsätzefür eineSegmentierungdieserBild-
datenerforderlich.
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Abbildung4.2:DasKoordinatensystemeinesDatensatzes.

4.3 Definitionen

DieserAbschnittbescḧaftigt sichmit einigengrundlegendenDefinitionen,auf die im RestdesKapitels
zurückgegriffenwird.

4.3.1 Bilder

MathematischkönnenGrauwertbilderalsAbbildungenvon einerTrägermengein eineGrauwertmenge
beschriebenwerden.

Definition 4.1 Ein n-dimensionalesBild b ist ein Tripel b � �)(*�,+*� I 	 , bestehendaus zwei Mengen(.-/� n und +0-1� und einer Funktion I : ( � + . Die Menge ( heißtTrägermenge,die Menge +
Grauwertmenge.

Alle Bilder werdenin derMenge 2 zusammengefaßt.

Definition 4.2 Die Menge2 aller Bilder ist definiertals:2 �43 �)(5�,+*� I 	76 (0-8� n und +9-:� undI : ( � +<;
SeieineTrägermenge(=-:� n festvorgegeben.Die Menge 2?> aller Bilder mit derTrägermenge(

ist eineTeilmengederMenge 2 .

Definition 4.3 Die Menge2?> aller Bilder mit Trägermenge( ist definiertals:2 > : �43 �)(5�,+*� I 	76 +@-�� undI : ( � +<;A�
Die in dieserArbeit verwendetenKernspinbildersinddreidimensionalmit diskreterTrägermenge( �43 0 � 1 �!�!�!�)� nc � 1 ;B� 3 0 � 1 �!�C�!�,� nr � 1 ;B� 3 0 � 1 �!�!�!�,� ns � 1 ;D�

wobeidasBild ns Schichtenundin jederSchichtnr � nc Voxel besitzt.
DerDatensatzstelltdie Körperregion im Normalfall in einemdieserdreiSchnittedar[88]:
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Abbildung4.3: Die SchnittebenendesmenschlichenKörpers.SchematischeDarstellung(links, Quelle
[4]) und ein axialer (rechts,oben),sagittaler(rechts,Mitte) und koronarerSchnitt (rechts,unten)im
MR-Datensatzvom distalenFemur.

• Bei eineraxialenSchnittrichtungsinddie einzelnenSchnittebenenAxialebenen.EineAxialebene
ist jedeEbenesenkrechtzur Körperachse.

• Die koronareSchnittdarstellungverwendetKoronarebenen.EineKoronarebeneist jedeEbene,die
parallelzur Stirnverläuft.

• In der sagittalenSchnittdarstellungsind die SchnittebenenSagittalebenen.Sie stehensenkrecht
aufallenAxial- undKoronarebenen.

DieSchnittebenenundeinaxialer, sagittalerundkoronarerSchnitteinesMR-Datensatzessindin Abb. 4.3
dargestellt.

Für die SegmentierungderMR-Datenvom Femurist die sagittaleSchnittdarstellungdie günstigste
undwird daherauchin vielenArbeiten(z.B. [60, 69, 103, 113]) verwendet.Der Vorteil dieserDarstel-
lung liegt in derTatsache,daßsich in dieserSchnittdarstellungdie GeometriedesKnochenszwischen
deneinzelnenSchichtennur geringf̈ugig ändert.InsbesonderetretenEffekte,wie die Aufteilung einer
Strukturin zweiStrukturenin dernächstenSchichtbeiaxialenundkoronarenSchnittdarstellungen,nicht
auf.Liegt derDatensatznicht in einersagittalenSchnittdarstellungvor, läßtsichdieseberechnen.

In jedemDatensatzläßtsich ein, von der SchnittdarstellungunabḧangigesKoordinatensystemmit
denfolgendenEigenschaftendefinieren(Abb. 4.2):

1. DerKoordinatenursprungbefindetsichaneinerbeliebigenStelle.Er kannsichauchaußerhalbdes
Datensatzesbefinden.Oft ist derUrsprungim Datensatzdefiniert.Andernfallsverwendenwir die
Eckelinks, unten,vornalsKoordinatenursprung.



4.4. REGISTRIERUNG 31

2. Die x-Achseverläuft senkrechtzur Sagittalebenevon links nachrechts.

3. Die y-Achseverläuft senkrechtzur Koronarebene.Die positivey-Achseist nachhintengerichtet.

4. Die positivez-Achseverläuft senkrechtzurAxialebenevonuntennachoben.

Im Datensatzsind die einzelnenAchsendiskretund besitzeneinevom DatensatzabḧangigeAuf-
lösung∆x, ∆y bzw. ∆z. Damitwird durchjedesVoxel einAusschnittderGröße∆x � ∆y � ∆z desRaumes
repr̈asentiert.Die genaueKenntnisder Voxelgrößeist für die weitereArbeit unerl̈aßlich.Siekannaus
denInformationenim Datensatzentnommenwerden.

4.3.2 Histogramme

Ein Histogrammgibt Aufschlußüberdie Grauwertverteilungin einemBild.

Definition 4.4 Ein HistogrammvoneinemBild b � �E(F�G+F� I 	IH 2 ist eineFunktionhb : + �KJ 0, wobei
hb � g	L�M6&3 t 6 t H (�N I � t 	I� g ; 6 .

Somit liefert dasHistogrammeinesBildesb � �)(O�,+*� I 	 für jedenGrauwertg H + die Anzahlder
Pixel im Bild, die diesenGrauwertbesitzen.

GemeinsameHistogrammemehrererBilder gebenAufschlußüberdie Grauwertverteilungin die-
senBildern mit gleicherTrägermenge( . Im weiterenwerdenallerdingsnurgemeinsameHistogramme
zweierBilder ben̈otigt.

Definition 4.5 Ein gemeinsamesHistogrammfür zweiBilder b1 � �)(*�,+ 1 � I1 	 und b2 � �)(*�,+ 2 � I2 	 ist
eineFunktionhb1 P b2 : + 1 �*+ 2

�QJ
0, wobei

hb1 P b2 � g1 � g2 	R�S6T3 t 6 t H ( undI1 � t 	�� g1 undI2 � t 	L� g2 ; 6 �
4.3.3 Räumliche Transformationen

EineräumlicheTransformationdefinierteinegeometrischeBeziehungzwischendenPixeln zweierBil-
der[58, 112].

Definition 4.6 Sein H J . EineräumlicheTransformationT ist eineAbbildungT : � n � � n.

WerdenräumlicheTransformationenauf die Trägermenge( 1 einesBildes b1 � �)( 1 �,+*� I1 	 einge-
schr̈ankt,so ist dasErgebnisein Bild b2 � �)( 2 �G+F� I2 	 mit ( 2 �@3 T � t 	U6 t H ( 1 ; und I2 � t2 	I� I1 � T � 1 � t2 	!	
für alle t2 H ( 2. Die Schreibweisefür dieseTransformationist im folgendenb2 � T � b1 	 . Soll dasBild
b2 einebestimmtevorgegebeneTrägermenge( 2 haben,wird dasdurchdie Schreibweiseb2 � T> 2 � b1 	
dargestellt.

4.4 Registrierung

WerdenvoneineranatomischenRegionzweiodermehrereBilder aufgenommen,ist esnotwendig,diese
Bilder in ein gemeinsamesKoordinatensystemzu transformieren.Der Schritt der Registrierungdient
dazu,für zwei Bilder eineräumlicheTransformationvon einemauf dasandereBild zu bestimmen.Ein
Bild ist dabeidassogenannteReferenzbildR. DasandereBild F, auchFloating Imagegenannt,wird auf
diesesBild abgebildet.

Die Registrierungkannfolgenderweisedefiniertwerden.
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Definition 4.7 GegebensindzweiBilder Bilder R � �V( R �G+ R � IR	 undF � �)( F �,+ F � IF 	 . EineRegistrie-
rungdefinierteineAbbildungT : ( F � ( R vondemFloating ImageF auf dasReferenzbildR.

Obwohl es für denRegistrieralgorithmusunerheblichist, welchesBild als Referenzbildund wel-
chesalsFloatingImageverwendetwird, orientiertsichdie BestimmungdesReferenzbildesaneinigen
Gesichtspunkten:

• Grunds̈atzlichsollte dasBild mit der höchstenAuflösungals Referenzdienen.Der Grund liegt
darin,daßdurchdie räumlicheTransformationund die damitnotwendigwerdendeInterpolation
InformationenausdemBild verlorengehen.Diesist im Fall desBildesmit derhöchstenAuflösung
nichtwünschenswert.

• Abweichenddavon solltedasBild, welchesdengrößtenTeil derKörperregion abdeckt,alsRefe-
renzdienen.

• In bestimmtenFällenist einBild soim Datensatzorientiert,daßsichbestimmteanatomischeStruk-
turen an genaudefiniertenStellenim Datensatzbefindenund dieseZuordnungnicht ver̈andert
werdendarf.DannsolltediesesBild alsReferenzverwendetwerden.

DiesePunktehebensichzumTeil gegenseitigauf.Daherliegt eszuletztanderAbwägungderFaktoren
durchdenAnwender, welcherDatensatzalsReferenzdient.

Zu einemRegistrierungsverfahrengeḧoren:

• eineAbbildung,die eineBeziehungzwischendenVoxeln im Referenzbildunddemzu registrie-
rendenBild herstelltunddie sichmittelsParameternbeeinflussenläßt,

• eineÄhnlichkeitsfunktion, die abḧangigvon denmomentanenAbbildungsparameterndie Anpas-
sungbeiderBilder aneinanderbewertetund

• einOptimierer, derdie optimalenParameterbestimmt.

Auf alledreiKomponentenwird im folgendeneingegangen.

4.4.1 Rigide und affine Abbildungen

Im Rahmender Registrierungmußgeklärt werden,welcheArt von Abbildung zum Einsatzkommen
soll. Esstehendafür im wesentlichendreiAlternativenzurVerfügung.

• Die Registrierungerfolgt unterVerwendungeinerrigidenAbbildung.Im diesemFall wird davon
ausgegangen,daßsichdaszuregistrierendeBild unddasReferenzbildlediglichdurcheineRotati-
on undeineTranslationunterscheiden.MöglicheVerzeichnungenderBilder undderenKorrektur
werdennichtber̈ucksichtigt.

• Die VerwendungeineraffinenAbbildungist geeignet,geometrischeVerzeichnungenim MR nähe-
rungsweisezu modellieren.Hierbeiwird eineRotation,eineTranslationundeineSkalierungent-
langderKoordinatenachsenverwendet.Ein derartigerAnsatzwird beispielsweisein Burkhardtet.
al. [23, 26] verfolgt.
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• Im allgemeinstenFall erfolgt die Verwendungvon elastischenAbbildungen.Ein derartigesVer-
fahrenist sehrrechenintensiv undlangsamunddeshalbpraktischoft kaumeinsetzbar. Allerdings
wärees unter Umsẗandengeeignet,geometrischeVerzeichnungenzwischendenBildern zu er-
fassenund zu korrigieren.Ein Beispiel für ein derartigesVerfahrenfindet manbei Rohr et. al.
[92], basierendauf dem Thin-Plate-Spline-Ansatzvon Bookstein[17]. Die zur Referenzierung
verwendetenLandmarkenmüssenentwedervonHandgesetztoderkönnenunterUmsẗandenauch
automatischgefundenwerden[18].

Im weiterenTeil derArbeit werdenwir mit einerAusnahmerigide Abbildungenfür die Registrierung
verwenden.Dies ist dadurchbegründet,daßkeinegeometrischeKorrekturderMR-Datenwährendder
Registrierungvorgenommenwerdensoll. DaswürdeeineunverzerrteReferenzaufnahmeerfordern,die
mit derMR-Tomographieim allgemeinennicht zu erhaltenist. Auf die FragederKorrekturdergeome-
trischenVerzerrungenwird sp̈aterin Kapitel6 eingegangen.

Für denseltenenFall, daßnicht korrigierteBilder registriertwerdensollen,wird die Verzeichnung,
analog[23], mit eineraffinen Abbildungnäherungsweisemodelliert.DieseErgebnissesind jedochnur
für diagnostischeZweckezu gebrauchenundkönnennicht alsGrundlagefür die computerunterstützte
Chirurgie verwendetwerden.

Die verwendeterigide AbbildungsetztsichalsNacheinanderausführungeinerRotationundTrans-
lation zusammen.Die Rotationwird überdrei Winkel beschriebenfür die Drehungum die einzelnen
Koordinatenachsen,die TranslationübereinenTranslationsvektor t � � tx � ty � tz	 T . Damit ist dasBild p �
desPunktesp durchdie Abbildung

p � � R� φx � φy � φz	 p � WXY tx
ty
tz

Z\[] (4.1)

mit

R� φx � φy � φz 	R� WXY a11 a12 a13

a21 a22 a23

a31 a32 a33

Z\[] (4.2)

und

a11 � cosφycosφz �
a12 � �^� sinφxsinφycosφz � cosφxsinφz 	 �
a13 � sinφxsinφz � cosφxsinφycosφz �
a21 � cosφysinφz �
a22 � cosφxcosφz � sinφxsinφysinφz �
a23 � �^� cosφxsinφysinφz � sinφxcosφz 	 �
a31 � sinφy �
a32 � sinφxcosφy �
a33 � cosφxcosφy �

definiert.
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Im Fall eineraffinenAbbildungerfolgtvor dereigentlichenTransformationeineSkalierungin Rich-
tung der drei Koordinatenachsenmit denParameternsx, sy sowie sz. DasBild p � desPunktesp ergibt
sichals

p � � R� φx � φy � φz	 WXY sx 0 0

0 sy 0

0 0 sz

Z\[] p � WXY tx
ty
tz

Z\[] � (4.3)

4.4.2 Ähnlichkeitsfunkti onen

Ein wesentlicherBestandteilvon Registrierernist die Ähnlichkeitsfunktion, mit derenHilfe die An-
passungdeszu registrierendenBildes an dasReferenzbildgemessenwird. Sie ist eine Funktion A :2 > �_2 > � � undmußdie Eigenschaft`

B1 � B2 H 2a> : A � B1 � B2 	 � A � B1 � B1 	 (4.4)

erfüllen. D.h., wird ein Bild mit sichselbstbewertet,mußdie Ähnlichkeitsfunktion ihr globalesMaxi-
mumannehmen.

Für dieseArbeit werdenzwei Funktionenals Ähnlichkeitsfunktionenverwendet,die Mutual Infor-
mationundein AnsatzaufderBasisdesχ2-Tests.

Mutual Inf ormation

Die Registrierungauf Basisvon Mutual Information wird zunehmendverbreiteteingesetzt.Eine der
erstenBeschreibungenerfolgt in denVeröffentlichungenvon Collignon [37] et. al. sowie Maeset. al.
[73].

GegebenseiendasReferenzbildR H 2 > unddaszuregistrierendeBild F H 2 > . BeideBilder besitzen
ein HistogrammHR bzw. HF sowie zusammenein gemeinsamesHistogrammHRF.

Die WahrscheinlichkeitPR � g	 bzw. PF � g	 , daßein Voxel im Bild R bzw. F denGrauwertg besitzt,
ist durch

PR � g	 � HR � g	b ( b bzw. (4.5)

PF � g	 � HF � g	b ( b (4.6)

gegeben.
b ( b bezeichnetdie Kardinalität der Trägermenge( . Weiterhin ist die Wahrscheinlichkeit

PRF � g1 � g2 	 , daßein Voxel im Bild R den Grauwertg1 und dasselbeVoxel im Bild F den Grauwert
g2 besitzt,durch

PRF � g1 � g2 	L� HRF � g1 � g2 	b ( b � (4.7)

bestimmt.Als Maß der Anpassungsg̈utewird der Abstandzwischender VerteilungPRF und der Ver-
teilung PR � PF durchein Kullback-Leibler-Maß gemessen.Dies führt auf die Definition der Mutual
InformationMI :

MI � R� F 	
� ∑
g1

∑
g2

PRF � g1 � g2 	 log2
PRF � g1 � g2 	

PR � g1 	 � PF � g2 	 � (4.8)

Für alleBilder B1 � B2 gilt (s.AnhangB):

MI � B1 � B2 	 � MI � B1 � B1 	 � (4.9)

Daherist MI alsÄhnlichkeitsfunktion geeignet.
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Chi-Quadrat

Die Verwendungderχ2-Statistikwurdein [73] für die RegistrierungderBilddatenin Betrachtgezogen.
Die χ2-Statistikbasiertauf der Tatsache,daßdie GleichungPRF � g1 � g2 	a� PR � g1 	 � PF � g2 	 genau

danngilt, wenndieZufallsvariablenstatistischunabḧangigsind.DurchAufsummierenderquadratischen
Dif ferenzenzwischenderaktuellen,gemeinsamenWahrscheinlichkeitsverteilungundderVerteilungim
Fall derUnabḧangigkeitbewertetχ2 denFehler, denwir durchAnnahmederUnabḧangigkeitmachen:

χ2 � R� F 	L� ∑
g1

∑
g2

PRF � g1 � g2 	 � PR � g1 	 � PF � g2 	
PR � g1 	 � PF � g2 	 � (4.10)

Wir könnenzeigen,daßfür alleBilder B1 � B2 gilt (s.AnhangB):

χ2 � B1 � B2 	 � χ2 � B1 � B1 	 � (4.11)

Damiterfüllt dieχ2-StatistikdienotwendigeVoraussetzungfür denEinsatzalsÄhnlichkeitsfunktion.

Kombinationen

BeideÄhnlichkeitsfunktionen,Mutual Informationund χ2, besitzennebendemglobalenMaximumei-
nige lokaleMaxima.Dieskannbei derRegistrierungdazuführen,daßderOptimiererein lokalesMa-
ximum alsErgebnisansieht.NebenAbhilfen wie die VerwendungeinesglobalenOptimierers,wie bei-
spielsweisegenetischeAlgorithmenoderSimulatedAnnealing[87, 102], oderdie Einschr̈ankungdes
Suchraumesdurcheineinitiale Positionierunggibt esdie Möglichkeit,eineKombinationvon zweioder
mehrerenÄhnlichkeitsfunktionenanzuwenden.

Wie in Burkhardtet. al. [27] experimentellermittelt wurde, besitzenMutual Information und χ2

zwardasselbeglobaleMaximum,aberihre lokalenMaximasindverschieden.DieseTatsachekannfür
eineOptimierungbasierendaufeinerKombinationbeiderFunktionengenutztwerden.Die Registrierung
kanndannfolgenderweisedurchgef̈uhrtwerden:

• Zuersterfolgt eineRegistrierungaufBasisderMutual Information.

• Anschließenderfolgt die RegistrierungdurchMaximierungdesχ2-Wertes.Als Startwertfür den
Optimiererwird dasim letztenSchrittgefundeneOptimierungsergebnisgenonnen.

• FührenbeideRegistrierungenzu demselbenErgebnis,wird diesesalsRegistrierungsergebnisge-
nommen.Andernfallswird diegesamteRegistrierungmit einemanderenStartwerterneutgestartet.

Als Vorteil diesesVorgehensist anzusehen,daßlokale Optimiererzum Einsatzkommenkönnen.
Dieseliefernbei wenigRechenzeitgenauereErgebnissealsdie aufwendigeundteilweiseweniggenaue
Optimierungmit genetischenAlgorithmenwie sieu.a.von StaibundLei [102] verwendetwird.

4.4.3 Optimierung

Die Optimierungerfolgt mit dem bereitsin [23] verwendetenUphill-Simplex-Algorithmus.Der Ein-
satzdesPowells-Algorithmus[87] hat,bezogenaufdie Geschwindigkeit,zukeinenzufriedenstellenden
Ergebnissengeführt.
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Uphill-Simplex-Algorithmus zum Maximier eneiner Funktion F : � m � �
Startmit ParameternPstart � dstart � dstop � λ1 �!�!�!�,� λm

d � dstart

P � Pstart

while d c dstop do
Initialisierung:

v1 � P

vi d 1 � λi � d � ei � vi für i � 1 �!�!�!�)� m
repeat

Bestimmungeinesσ H Smd 1 mit F $ vσ e i f % c F $ vσ e i d 1 f % für alle i � 1 �C�!�!�g� m
for i=1,.. . ,m do

if F � refl � vσ e i f 	!	ah F � vσ e i f 	 then
vσ e i f � refl � vσ e i f 	
VerlassenderFOR-Schleife

end if
end for

until im letztenDurchlaufwurdekeinvi ersetzt
endwhile
while Im letztenSchleifendurchlaufwurdeein vi ersetztdo

P � vσ e md 1 f
d � d 
 2

endwhile
Endemit OptimierungsergebnisP

Abbildung4.4:Uphill-Simplex-AlgorithmuszumMaximiereneinerFunktionF : � m � �
Uphill-Simplex-Algorithmus

DerUphill-Simplex-Algorithmusist eineinfachesVerfahren,umFunktionenderArt F : � m � � zuma-
ximieren.DerGrundgedankedesVerfahrensist es,einengeometrischenKörper, einSimplex, mit � m � 1	
Punktenv1 �!�!�!�,� vmd 1 H � m zu definieren.In AbhängigkeitderFunktionswerteF � vi 	 , i � 1 �!�C�!�g�i� m � 1	
werdendie Punktevi solangeersetzt,bis die Abbruchbedingungerreichtist. DasOptimierungsergebnis
ist derPunktmit demgrößtenFunktionswert.

Dashier verwendeteVerfahrenbasiertauf demin Presset.al. [87] vorgestelltenDownhill-Simplex-
Verfahrensowie derFreudenthal-Triangulierung[6]. EshatdenVorteil, daßfür dieTriangulierungfeste,
definierteGitterpunkteim � m herangezogenwerden.Damit ist eineEntartungderSimplizes,wie siebei
[87] möglich ist, von vornhereinausgeschlossen.

Bei dieserTriangulierungist dasanf̈anglicheSimplex durcheineaffine Abbildung A : � m � � m

definiert,die die Punktea1 �!�C�!�,� amd 1 mit

a1 � 0

ai d 1 � ai � ei i � 1 �C�!�!�g� m
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aufdie Punktev1 �!�!�!� vmd 1 durchvi � A � ai 	 abbildet.ei H � m bezeichnetdeni-tenEinheitsvektor.
Weiterhinwerdenfür jedenPunktvi der Vorgängerpre� vi 	 und der Nachfolgersuc� vi 	 wie folgt

definiert:

suc� vi 	 � j vi d 1 für i � 1 �!�!�!�)� m
v1 für i � m � 1

(4.12)

pre� vi 	 � j vi � 1 für i � 2 �!�!�!�)�i� m � 1	
vmd 1 für i � 1

(4.13)

Die Reflektionvonvi in derTriangulierungist durch

refl � vi 	
� pre� vi 	 � vi � suc� vi 	 (4.14)

erklärt.
Die Implementierung(Abb. 4.4) verwendetmehrereOptimierungsdurchl̈aufe.Ein Durchlauf läßt

sichmit denfolgendenParameternsteuern:einemStartpunktP0 H � m, derGitterweitederTriangulierung
d H � undm Skalierungsfaktorenλ1 �!�C�!�,� λm. Dasurspr̈unglicheSimplex v1 �!�!�!�,� vmd 1 ist durch

v1 � P0 (4.15)

vi d 1 � λi � d � ei � vi i � 1 �!�!�C�g� m (4.16)

definiert.
Beginnendmit diesenWertenvonv1 bisvmd 1 wird dieFunktionF für dieArgumentevi ausgewertet.

Aus demErgebnisläßtsicheinePermutationσ H Smd 1 dernaẗurlichenZahlen1 �!�k�l�l�i� m � 1	 ableiten,so
daßfür alle i � 1 �C�l�l�l� mgilt: F � vσ e i f 	 � F � vσ e i d 1 f 	 . Beginnendmit i � 1 wird getestet,obF $ refl � vσ e i f 	 % h
F � vσ e i f 	 . Ist dasderFall, wird vσ e i f durchrefl � vσ e i f 	 ersetzt.Ansonstenwird i umeinserhöhtundderTest
erneutdurchgef̈uhrt. Ist derTestauchfür i � m � 1 fehlgeschlagen,wird derDurchlaufbeendetunddas
Optimierungsergebnisist vσ e md 1 f .

Die Optimierungmit demUphill-Simplex-AlgorithmusverwendetmehrereOptimierungsdurchl̈aufe
mit verschiedenenGitterweitend. Begonnenwird mit d � dstart . Ist dasOptimierungsergebniserreicht,
wird d halbiert.Ist die neueGitterweited größerals dstop, wird ein weitererDurchlaufmit dieserund
einemStartpunkt,dergleichdemErgebnisdesvorherigenDurchlaufsist, gestartet.DasOptimierungs-
ergebnisdesUphill-Simplex-Algorithmusist dasErgebnisdesletztenOptimierungsdurchlaufs.

Damit läßtsichdergesamteAlgorithmusdurchm � 3 Parametersteuern:demStartpunktPstart , der
Startgitterweitedstart , derStoppgitterweitedstop unddenSkalierungsfaktorenλ1 �!�C�!�g� λm. Als Start-und
Stoppgitterweitewerdenim folgendenstetsdstart � 1 unddstop � 0 � 01 verwendet.Die Skalierungsfak-
torenwerdenfür Rotationsparameteraufλ � 5° undTranslationsparameterλ � 5 mmgesetzt.

4.4.4 Implementierung

Zur ImplementierungdesRegistriererswerdendie beschriebenenBestandteileverwendet.D.h.,eskom-
menrigide undaffine TransformationenzumEinsatz,MI- undχ2-basierteÄhnlichkeitsfunktionen.Die
Optimierungerfolgtmit demUphill-Simplex-Algorithmus.

UmdiegesamteRegistrierungzubeschleunigenwird vonbeidenBildern,demReferenzbildunddem
zu registrierendenBild, eineAuflösungspyramideerstellt.Auf derStufemit dergröbstenAuflösunger-
folgt dieinitiale Lagescḧatzung.DieaufeinerStufegefundenenParameterwerdenaufdernächstfeineren
Stufeweiteroptimiert.
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Abbildung4.5:ErgebnissederRegistrierung.Überlagerungvon ReferenzbildundregistriertenFloating
Imagefür eineMR/MR-Registrierung(links) undeineMR/CT-Registrierung(rechts).

4.4.5 Praktische Ergebnisse

In diesemAbschnittwird amBeispieleinigerRegistrierungendasgrundlegendeFunktionierendesVer-
fahrensgezeigt.Zur AnwendungkommteinMR-Datensatz,deraufeinemzweitenMR- bzw. einemCT-
Datensatzregistriert wird. Alle RegistrierungenerfolgeneinmalunterVerwendungeinerMI-basierten
und einmalmit einerχ2-basiertenÄhnlichkeitsfunktion.Zus̈atzlichkommt einekombinierteFunktion
zumEinsatz.Zum Einsatzkommt jeweils einerigide undin einemFall eineaffine Abbildung.Die Er-
gebnissesindin Tabelle4.1aufgef̈uhrt undAbbildung4.5dargestellt.

DenErgebnissenin Tabelle4.1 ist zu entnehmen,daßMI- und χ2 basierteÄhnlichkeitsfunktionen
zunahezudenselbenRegistrierergebnissenführen.DiesentsprichtauchderFeststellung,daßbeideÄhn-
lichkeitsfunktionendasselbeglobaleMaximumbesitzen.DadieexakteAbbildungnichtbekanntist, läßt
sichüberdieGenauigkeitandieserStellekeineweitereAussagetreffen.KommteinekombinierteFunk-
tion zumEinsatz,soist in derRegistrierstellungsowohl derMI- alsauchderχ2-Wert geringf̈ugighöher
als bei einerseparatenOptimierung.Dies deutetauf einebessereAnpassunghin. Ein weitererVorteil
dieserKombinationist die Möglichkeit,Fehlerin derRegistrierungzuerkennen.Weichendie Ergebnis-
sederMI- undderanschließendχ2-basiertenRegistrierungerheblichvoneinander(z.B.mehrals1° bzw
1 mm)ab,sokanndemAnwendereineWarnungüberdasErgebnisgegebenwerden.

Die Registrierungenmit deraffinen AbbildungzeigenweitereEffekte.Die Skalierungsfaktorenfür
zwei der drei Richtungensind in diesemFall ungleich1,0. D.h., esgibt geometrischeDif ferenzenin
denDatens̈atzen.Die gleichzeitigetwashöherenMI bzw. χ2-Wertezeigen,daßeinebessereAnpassung
desFloating Imagesan dasReferenzbilderreichtwird. Der MI-Wert ist um 2,4% höher, der χ2-Wert
um 4,4%.Hier könnenwir die Auswirkungder geometrischenVerzeichnungenin denMR-Datense-
hen.WärenalleDatens̈atzegeometrischkorrekt,müßtendieSkalierungsfaktorenidentisch1,0sein.Das
heißt,eineKorrekturderVerzeichnungenin denMR-Datenist unbedingtnotwendig.

4.5 Ansätzezur Segmentierung

SegmentierungsalgorithmenkönnenentsprechendihrerEigenschaft,obsieaufdemgesamtenDatensatz
odernuraufeinzelnenSchichtenarbeiten,in 2D- und3D-Segmentierungsverfahrenunterteiltwerden.
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Referenz φx φy φz tx ty tz sx sy sz MI χ2 Zeit

RigideAbbildung

MR 0,10 0,06 0,05 -5,9 1,9 0,0 - - - 0,82 - 418

MR 0,04 0,12 0,44 -5,8 1,9 0,0 - - - - 2,81 419

MR -0,04 0,33 -0,09 -5,8 1,9 0,0 - - - 0,83 2,82 782

CT -0,23 0,01 -13,55 10,2 12,2 -1,4 - - - 0,68 - 1043

CT -0,03 0,10 -13,30 10,2 12,2 -1,5 - - - - 2,24 2056

CT -0,75 0,06 -14,39 10,5 12,1 -1,6 - - - 0,68 2,25 1369

Affine Abbildung

MR -0,06 -0,12 -0,45 -5,7 2,2 -0,2 1,00 1,02 1,01 0,84 - 912

CT -0,79 -0,10 -13,69 -10,4 12,4 -1,7 1,00 1,02 1,01 0,71 - 2274

Tabelle4.1:ErgebnissederRegistrierung.Essinddie Abbildungsparameter, die währendderRegistrie-
rungermitteltwordenunddie ben̈otigteRechenzeitaufgef̈uhrt.Weiterhinist derMI-Wert bzw. χ2-Wert
in derRegistrierstellungfür eineRegistrierungmi MI bzw. χ2-basierterÄhnlichkeitsfunktionaufgef̈uhrt.
Bei einerkombiniertenOptimierungsindbeideWerteangegeben.Die Rotationswinkelsindin Grad,die
Translationenin mm,unddieZeit ist in Sekundenangegeben.

2D-SegmentierungsverfahrenarbeitenaufeinereinzelnenSchichtdesDatensatzes.DerartigeAnsätze
werdenunteranderemin [10, 42,60] verfolgt.Die gesamteSegmentierungdes3D-Objektesergibt sich
durchein nachtr̈aglichesZusammensetzender einzelnenSegmentierungenjederSchicht.Als Vorteile
einessolchenVorgehenskönnenangesehenwerden:

• Mit 2D-Verfahrenist eineschnelleSegmentierungeinzelnerSchichtenmöglich.

• Es ist auf einfacheArt und Weiseeine Interaktionmit demBenutzermöglich. Es könnensehr
einfachin einerSchichtbeispielsweiseStützstellendefiniertwerden.

Nachteiligist dasnachtr̈aglicheZusammensetzenderSegmentierungen.DadurchwerdenBesonderhei-
tenderzu segmentierendenStruktur, die sichzwischendenSchichtenergeben,kaumber̈ucksichtigt.

3D-SegmentierungsverfahrengleichendiesenNachteil aus.Sie segmentierendenkomplettenDa-
tensatzin einemDurchgang.Ein nachtr̈aglichesZusammensetzender 2D-Segmentierungsergebnisse
entfällt. Ein weitererVorteil ist die höhereGeschwindigkeitbei der Segmentierungder gesamten3D-
Struktur im Vergleich zur Segmentierungjeder einzelnenSchicht.Dagegen wird aufgrundder 3D-
EigenschafteineInteraktionmit demNutzererschwert,einEingriff ist kaummöglich.3D-Ans̈atzekom-
menu.a.in [35, 89] zumEinsatz.

In dieserArbeit werdensowohl 2D- als auch3D-Segmentierungsverfahrenzum Einsatzkommen.
Die 2D-Segmentierungenerfolgenmit demLivewireansatz[9] undtexturbasiertengeod̈atischenaktiven
Konturen[69] als semiautomatischenVerfahren.DieseVerfahrenliefern mit sehrgeringemAufwand
eine gute Segmentierung.Letztereserforderteine von Anwenderzu definierendeVorsegmentierung,
die allerdingsauchweitgehendautomatisiertwerdenkann. Für den 3D-Fall wird ein Verfahren,das
urspr̈unglichim RahmenderDiplomarbeitdesAutors[23] für die Segmentierungvon Kopf-MR-Daten
entwickeltwurde,auf denFall derFemurdatens̈atzeangepaßt.EskombiniertClustering-Verfahren[67,
85] mit 3D-Konturmodellen.
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4.6 2D-Segmentierung

4.6.1 Livewir eund Livelane

Livewire [9] fällt in dieKategoriedersemiautomatischenVerfahren.Eseignetsichfür eineschnelleund
effizienteSegmentierungvon 2D-Bilddatenund führt zu gut reproduzierbarenKanten.DasLivewire-
VerfahrenführtdasProblemderSegmentierungaufdieSuchein einemGraphenzurück.DasZiel ist das
FindeneinesoptimalenPfadesmit minimalenKostenzwischenzwei Punkten.Die Interaktionmit dem
Anwenderbeschr̈anktsichdarauf,daßvon ihm Stützpunkteauf derzu segmentierendenKonturgesetzt
werden.Livewire berechnetdanneineoptimaleKantezwischenzweibenachbartenStützpunkten,indem
derPfadmit minimalenKostenzwischenbeidenPunktenberechnetwird.

Seienl � p � q 	 die lokalenKostenfür einenPfadzwischenzwei direkt benachbartenPixeln p undq.
Die lokalenKostensinddefiniertals

l � p � q 	
� ωG � fG � q 	 � ωZ � fZ � q 	 � ωD � fD � p � q 	 � (4.17)

Sievariierenabḧangigdavon,ob derPfadzwischenp undq tats̈achlichaufeinerKanteodereinemTeil
davon verläuft.

Ein Merkmal einerKanteist, daßan ihrer Stelleder GrauwertgradienteinenhohenBetragbesitzt.
Die BerücksichtigungdeslokalenGrauwertgradientenin derFunktion fG � q 	 führt somitzu einerPosi-
tionierungderKante. fG ist sodefiniert,daßStellenmit einemgroßenBetragdesGradientenniedrigen
Kostenentsprechen.Damit ist fG als

fG � q 	�� 1 � b
∇I � q 	 b

maxt m > b ∇I � t 	 b (4.18)

definiert.
Eine weitere Möglichkeit, Kantenzu erkennenbestehtin der Anwendungdes Laplacefilters.Er

geḧort zu denDif ferenzoperatorenzweiterOrdnungundist durchdie Filtermaskenop
0 1 0

1 � 4 1

0 1 0

qsrt (4.19)

definiert [58]. An einer Kante besitztder Filter einenNulldurchgang.Die Funktion fZ � q 	 zieht den
NulldurchgangdesLaplacefiltersin Betracht.fZ � q 	�� 0 wird gesetzt,falls dasBild nachderAnwendung
desLaplacefiltersdenWert 0 an der Stelleq besitztoder falls q ein Nachbarpixel mit einemanderen
Vorzeichenhat.Andernfallsist fZ � q 	�� 1.

Ein drittes verwendetesKriterium für die Lokalisationeiner Kante ist die Abweichungzwischen
der Gradientenrichtungund der StreckezwischendenPunktenp und q. GroßeAbweichungenführen
zu hohenKosten.Dies erfolgt mit der Funktion fD � p � q 	 . Sei D � p 	 der Einheitsvektor senkrechtzur
Gradientenrichtungim Punktp. Dannergibt sichdieFormulierungvon fD � p � q 	 als

fD � p � q 	
� 2
3π
$ cos� 1 dp � p � q 	 � cos� 1dq � p � q 	 % (4.20)

mit

dp � p � q 	u� v D � p 	 � L � p � q 	!w
dq � p � q 	u� v L � p � q 	 � D � q 	!w
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und

L � p � q 	
� j q � p fallsD � p 	 �a� q � p 	 c 0

p � q sonst

ist der normalisierteVerbindungsvektorzwischendenPixel p und q. Entsprechend[9] setzenwir die
GewichtungsfaktorenωG � 0 � 43,ωZ � 0 � 43 undωD � 0 � 14.

Eine Segmentierungmit Livewire kann wie folgt erfolgen.Der AnwendersetzteinenStartpunkt
auf der Kante und fährt auf dieserentlang.Dabeiwird mittels desLivewire-Verfahrensder optimale
PfadzwischendemStartpunktundderaktuellenPositionberechnet.Weichtdie Kantevon derzu seg-
mentierendenab,setztder NutzereinenweiterenStützpunktan einerStelleauf der Kante,an der die
Segmentierungnochübereinstimmt.Die Kantewird jeweils zwischender aktuellenPositionund dem
letztenStützpunktneuberechnet.Zur Frage,wie der kosteng̈unstigeste Pfadaufgefundenwird, sei an
dieserStelleaufdenArtikel von Barrettet.al. [9] verwiesen.

DasLivewire-Verfahrenwird verwendet,um die KantezwischenKortikalis und Spongiosasowie
die äußereKantedesKörpersin einerMR-Aufnahmezu segmentieren.Die vom Anwendergesetzten
StützstellenunddasErgebnisderSegmentierungsindin Abbildung4.6dargestellt.

Sowohl die SegmentierungdesKnochensalsauchdesgesamtenKörperserfolgt mit demLivewire-
verfahrenproblemlos.In denBildern warenfünf Stützstellenfür denFemurundsiebenfür dasGesamt-
volumennotwendig.Die SegmentierungzeichnetsichdurcheinesehrguteAnpassungandie Konturen
bei gleichzeitigminimalerInteraktionmit demAnwenderaus.Insgesamtwurdenin keinerSchichtdes
Volumensmehralszwölf Stützstellenfür eineSegmentierungben̈otigt. Die Zeit für eineSegmentierung
lag bei ca.30 Sekunden.Problematischbei derSegmentierungdesFemurkanndie benachbarteKante
zumWeichgewebewerden.DerenSẗarkeziehtunterUmsẗandendie Konturan.Abhilfe schaffen in die-
semFall weitereStützstellenauf der äußerenSpongiosakante.Daherresultierendie ben̈otigtenbis zu
zwölf Stützstellen.

Bei der Segmentierungder MR-Datenmit demLivewire-Verfahrenhat sich die semiautomatische
GestaltalsVorteil herausgestellt.DasVerfahrenist robust,unddie Ergebnisselassensichweitestgehend
reproduzieren.Als nachteiligstellt sichdergroßeAufwanddar, falls ein kompletterVolumendatensatz
segmentiertwerdensoll. Wird ein Aufwand von ca. 30 Sekundenfür jedezu segmentierendeSchicht
angenommen,kannderZeitbedarfbei typischenGrößenderDatens̈atzevon 40 Schichtenungef̈ahr20
Minutenbetragen.

Eine Weiterentwicklungund Modifikation ist dasLivelane-Verfahren[43]. Ausgehendvon einem
Startpunktfährt der Anwenderdie zu segmentierendeKanteeinmalab. Die optimalePfadwird vom
Startpunktausgehendin einerkleinenUmgebung(Gasse) umdenvomAnwendervorgegebenenPfadge-
suchtundnichtwie beiLivewire im gesamtenBild. Esist möglich,dieBreitedieserGassein Abhängig-
keit vonderMausgeschwindigkeitzusetzen.Bei schnellenBewegungenwird einedeutlicheKanteange-
nommenunddahereinegroßeBreitegesetzt.DagegenwerdenschlechterkennbareKantenzulangsamen
Bewegungenunddamitzu einergeringenBreiteführen.

4.6.2 Texturbasierte geod̈atischeaktive Konturen

Ein weiteresVerfahrenfür dieSegmentierungsinddiegeod̈atischenaktivenKonturen,zuerstvorgestellt
von Cassleset. al. [32]. In derErweiterungvon Lorigo et. al. [69, 70] wird in diesenAnsatzdie Textur
desBildeseingebracht.

DasProblem,eineKurve zu finden,die die Kontur einesObjektsam bestenumschließt,kannals
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Abbildung4.6:Mit Hilfe desLivewire-VerfahrensegmentierteKantenderSpongiosa(links) unddesGe-
samtvolumens(rechts).GezeigtsinddievomAnwendergesetztenStützpunkte(oben)unddieberechnete
Segmentierung(unten)
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Minimierungsproblem̈uberallegeschlossenen,planarenKurvenC : � 0 � 1� � � 2 beschriebenwerden.Es
wird eineKurveC bestimmt,sodaßderAusdruckx 1

0
g � b ∇I � C � q	E	 b 	 C� � q	 dq (4.21)

minimiertwird. I bezeichnetdieIntensiẗatsfunktiondesBildes,undg : � 0 � ∞ 	 � � ist einestrengmonoton
fallendeFunktionmit g � r 	 � 0 für r � ∞. EineMöglichkeit ist, g alsFunktiondesGrauwertgradienten
∇I zu wählen:

g � ∇I � p 	!	I� 1
1 � b ∇I � p 	 b 2 � (4.22)

Um denAusdruck(4.21)zuminimieren,wird C alseineFunktiondesZeit t undeinesParametersq
angenommen.Dannläßtsichdie Euler-Lagrange-GleichungderzuminimierendenFunktionberechnen.
Diesführtzu derGleichung

∂C � t 	
∂t � g κ n � v ∇g � n w n � (4.23)

Um eineUnabḧangigkeitvon derParametrisierungderKurveC zu erreichen,definierenwir eineOber-
flächeu : � 0 � a�y� � 0 � b� � � , die denAbstandjedesPunkteszur Kurve C widerspiegelt. Anschließend
wird u anstellevonC berechnet.Die Iterationsgleichungist durch

ut � g � κ � b ∇u
b � v ∇g � ∇uw (4.24)

mit derKrümmungκ:

κ � div z ∇ub
∇u
b|{ (4.25)

gegeben.Einezus̈atzlicheKonstantec wird verwendet,umdie Konvergenzgeschwindigkeitzuerhöhen,
undwir erhalten

ut � g �a� c � κ 	 � b ∇u
b � v ∇g � ∇uw � (4.26)

DasVorgehenläßtsich auf vektorwertigeBilder übertragen.Sei I : � 0 � a��� � 0 � b� � � m ein vektor-
wertigesBild, dessenPixel Vektorenausdem � m sind. Die quadratischeForm dI2 � v 	 bezeichnetdie
Änderungsrateim Bild in derRichtungv mit

dI2 � } du1

du2 ~ T } g11 g12

g21 g22 ~ } du1

du2 ~ mit (4.27)

gi j � � ∂I
∂ui
� ∂I

∂u j � � (4.28)

Die ExtremavondI2 werdenin derRichtungderEigenvektorendesmetrischenTensors� gi j 	 angenom-
men.

In unseremFall ist I eineFunktionI : � 0 � a�y� � 0 � b� � � 2. EineKomponentedesVektorsentḧalt den
GrauwertdesjeweiligenPixels,die zweitedie Varianz,die in einemFensterfesterGrößeum dasPixel
berechnetwird. Wir wähleng alsFunktiondesgrößtenEigenwertesλ d :

g � 1

1 �1� λ d � (4.29)

Die numerischeImplementierungdesVerfahrenerfolgtnachKimmel [61]. Einzelheitendazusindin
AnhangC zufinden.
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Abbildung4.7:Segmentierungmit demVerfahrendergeod̈atischenaktivenKonturenmit initialer (grün)
und angepaßterKontur (weiß). Links: Segmentierungder Spongiosa.Rechts:SegmentierungdesGe-
samtvolumens.

Definition der initialen Konturen

Die Verwendungvongeod̈atischenaktivenKonturenmit einereinfachenundeffektivenMöglichkeitzur
Definition derinitialenKonturenreduziertdenNutzeraufwandundermöglicht eineschnelleSegmentie-
rung.

Wir ben̈otigenfür die SegmentierungderKortikalis eineStruktur, die komplettinnerhalbdesKno-
chensverläuft.Weiterhinwird für dieSegmentierungdesgesamtenVolumensebenfallseineentsprechen-
deinitiale Konturgesucht,die innerhalbdesgesamtenVolumensliegt. Für beideSegmentierungenwird
hierbeieinunddieselbeinitiale Konturverwendet.EinzigdurcheinegeeignetëAnderungderGrößedes
Varianzfiltersläßtsicheinstellen,welcheKantesegmentiertwird. Wir verwendeneineGrößevon 3 � 3
für die Segmentierungder Kortikalis und 7 � 7 für dasGesamtvolumen.Die Werte der Konstantenc
werdenauf c � � 0 � 6 für die SegmentierungdesSpongiosaund c � � 1 für dasGesamtvolumen
gesetzt.

Weiterhin ist esvorteilhaft,wennmit wenig Aufwand eine initiale Kontur für alle Schichtendefi-
niert werdenkann.Um daszu ermöglichen,wird in der erstenund letztenSchicht,die denKnochen
zeigt, jeweils ein PunktinnerhalbdesKnochensgesetzt.Die beidenPunktedefinierendie Achseeines
Zylindersmit einemDurchmesservon wenigenPixeln. Ein Durchmesservon fünf Pixeln ist für unsere
Zweckeausreichend.Die Punktemüssensogesetztwerden,daßderZylinder in denSchichten,die die
Spongiosazeigen,komplettinnerhalbdesKnochensverläuft.Weiterhinwird dieersteundletzteSchicht,
diedasVolumenzeigt,markiert.Um eineinitiale Konturfür dieSegmentierungdesGesamtvolumensin
Schichten,die keineSpongiosazeigen,zu erreichen,wird derZylinder bis in die markiertenSchichten
verlängert.Ausgehendvon dieseninitialen Konturenerfolgt die AnpassungderKonturen.

Beispielfür die Segmentierung

Die Segmentierungder Spongiosaund desGesamtvolumenswird in Abbildung 4.7 für einesagittale
SchichteinesMR-Datensatzesgezeigt.Es ist eineguteAnpassungan die Konturenzu erkennen.Die
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Zeit betr̈agtca.30SekundenproKontur, d.h.60Sekundenfür dieSegmentierungderSpongiosaunddes
Gesamtvolumens.Bei letztererwird die schonfertigeSpongiosakonturalsAusganggenommen.

Als Vorteil desVerfahrenserweistsichdie sehrguteSegmentierungbei einersehrminimalenNut-
zerinteraktion.Nachteilig ist die ben̈otigte Zeit von ca. 60 Sekundenfür die kompletteSegmentierung
einer Schicht.Diese führt bei MR-Datens̈atzenmit typischerGröße(30 bis 40 Schichten) auf eine
ben̈otigteZeit von 30 bis 40 Minuten.DieseZeit läßtsichnochreduzieren,indemdie bereitssegmen-
tierteKontur derbenachbartenSchichtalsAusgangspunktverwendetwird. Damit liegt die Rechenzeit
aberimmernochim Bereichvon15 Minuten.

Der hoheZeitbedarffür die kompletteSegmentierungdesgesamtenDatensatzesist durchdie 2D-
Natur desVerfahrensbegründet,weil es jedeSchichteinzelnsegmentiert.Im folgendenwird ein 3D-
Verfahrenvorgestellt,daßdieseNachteilevermeidensoll.

4.7 3D-Segmentierung

EineweitereMöglichkeitbestehtdarin,statteinzelnerSchichtengleichdengesamtenDatensatzzu seg-
mentieren.In diesemAbschnittwird eineweitgehendautomatischeSegmentierungdesgesamtenDaten-
satzesmit einemIsodata-basiertenClusteringundBalloonmodellenvorgestellt.

Dieses3D-Verfahren,basierendauf demBalloonmodell[62], kam bereitsin [23, 26] bei der Seg-
mentierungdesScḧadelknochensausT1- und PD-gewichtetenMR-Aufnahmenzur Anwendung.Die
Segmentierungwird in eineVorsegmentierungundeineNachoptimierungunterteilt.

• Zuerstwerdendie Voxel im Bild mit dem Isodata-Verfahrenin verschiedeneIntensiẗatsklassen
unterteilt.Dadurchist die Trennungin Hintergrundund Gewebemöglich. Die Zugeḧorigkeit zu
einerKlassewird ausschließlichdurchdie Intensiẗat bestimmt.Da gleicheGewebebei gleichen
Kontrastparametern(TR, TE) ein ähnlichesVerhaltenzeigen,läßtsichdie AnzahlderKlassenin
AbhängigkeitderGewichtungdesDatensatzesvorabfesteinstellen.Aus derKlassifizierungläßt
sichsowohleineinitiale SegmentierungdesKnochensalsauchdesgesamtenVolumensgewinnen.

• Von dersogewonnenVorsegmentierungwird die Oberfl̈acheals3D-Modell extrahiert.Mit Hilfe
eines3D-elastischenModellserfolgt eineAnpassungandiegesuchteKontur.

Die Vorsegmentierungerfolgt mit demIsodata-Algorithmus.DiesesVerfahrenunterteiltdie Voxel
x H ( einesBildes anhandihresGrauwertesin k IntensiẗatsklassenCi � i � 1 �!�C�!� k, wobei die Klassen
paarweisedisjunktsindundihreVereinigungwiederdie Trägermenge( desBildesergibt.

k�
i � 1Ci � ( (4.30)

JedeKlassebesitztihrerseitsein Klassenzentrumzi mit

zi � 16Ci 6 ∑x m Ci

I � x 	 � (4.31)

Die UnterteilungderVoxel erfolgtso,daßderAusdruck

J � k

∑
i � 1 ∑

x m Ci

� I � x 	 � zi 	 2 (4.32)
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minimal wird.
Der einzigsteParameterfür diesesVerfahrenist die AnzahlderKlassenk, in die dasBild unterteilt

werdensoll. Bei PD- und T2-gewichtetenMR-Aufnahmenhabensich dabeizwei Klassenals optimal
herausgestellt,beiT1-gewichtetenzwischendreiundvier. Die Art desKontrastesläßtsichausdenKon-
trastparameternTE undTR ablesen.Die Unterteilungin dieeinzelnenBildtypengeschiehtentsprechend
derfolgendenTabelle.

Gewichtung EchozeitTE WiederholzeitTR Anzahlvon Klassen

T1 - � 2000ms 3-4

T2 h 20ms c 2000ms 2

PD � 20ms c 2000ms 2

Bilder mit kurzenWiederholzeitenTR undlangenEchozeitenTE tretenpraktischsogut wie über-
hauptnicht auf. Aus diesemGrund werdenalle Bilder mit kurzenWiederholzeitenals T1-gewichtet
betrachtet.

Die VorsegmentierungdesgesamtenVolumenserfolgt automatisch.Entsprechendder Parameter
Echo-und Wiederholzeitwird die GewichtungdesBildes bestimmtund damit die Anzahl der Inten-
sitätsklassenfestgelegt, in die die Voxel unterteiltwerden.Auf dieseWeiseerhaltenwir eineTrennung
desBildes in denHintergrundund in eineodermehrereIntensiẗatsklassenfür denVordergrund.Eine
morphologischeClosing-Operationauf allenGewebevoxeln liefert einegeschlossene,initiale Segmen-
tierungfür dasgesamteVolumen.Hierbeihatsichein kugelförmigesStrukturelementmit einem8 mm
Durchmesserbewährt.Mit einemElementdieserGrößesind alle Lückenin derVorsegmentierungge-
schlossen.

Ein weitererSchritt ist die TrennungdesKnochensvon demihm umgebendenWeichgewebe.An
dieserStellemußderAnwendereinmaleingreifenundeinenbeliebigenPunktinnerhalbdesKnochens
markieren.AnhanddiesesPunkteswird ermittelt,welcheIntensiẗatsklasseim Isodata-Algorithmusden
Knochenumfaßt.Zur HeraustrennungdesKnochenskannanschließendsehrgutausgenutztwerden,daß
im MR nur die SpongiosadesKnochenssichtbarist. Die ihn überallumgebendeKortikalis gibt kein
Signal und wird vom Isodata-Algorithmus,allerdingsfälschlicherweise,als Hintergrund klassifiziert.
LediglicheinzelneVoxelbrückenverbindendieSpongiosamit demWeichgewebe.Ein morphologisches
Openingmit einemkugelförmigenElementmit 4 mm Durchmessertrenntdie BrückenzwischenKno-
chenundWeichgewebe.Der Knochenkannherausgel̈ostwerden.

Nachder Vorsegmentierungerfolgt eineOptimierungder segmentiertenStrukturen.DieserSchritt
ist erforderlich,dennestretenSegmentierungsfehlerauf, die ihre Ursachenvor allem in vier Gründen
haben:

• DerIsodata-Algorithmusist sehrrauschempfindlich.VondaherkannselbsteingeringesRauschen
dieZuordnungeinesVoxelszueinerKlasseändern.

• Die TrennungdereinzelnenKomponentenmit morphologischenOperatorenführt zuFehlern.

• Intensiẗatsinhomogeniẗatenin den MR-Aufnahmenkönnenebenfallszu einer Änderungin der
Klassenzuordnungführen.

• Die MR-AufnahmenenthaltenFlußartefakte.Diesetretenauf, weil dasBlut zwischenderAnre-
gungderKerneundderMessungdesMR-Signalsweiterfließt.Die entsprechendenKernegeben
ihr SignaldannaneinerfalschenStelleab.
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Deshalbstimmt die Segmentierungstellenweisenicht mit demVerlauf derKanteim Bild überein.
EineAnpassungderVorsegmentierungmit einemelastischenModell soll dieseFehlernochbeseitigen.

Dazuist eszun̈achsterforderlich,dieOberfl̈achederSegmentierungalsDreiecksnetzzuextrahieren.
HierbeiwerdenderMarchingCubes[68] bzw. MarchingTetrahedraAnsatz[48] eingesetzt.Anschlie-
ßenderfolgt eineVereinfachungdes3D-Modells.In unseremEinsatzgebiethabensichca.5000Knoten
im Modell alseinesinnvolle Anzahlherausgestellt.

AusgehendvondeninitialenPositionenderKnotenv � 0	 erfolgtdie Anpassungnachdemfolgenden
Schema:

v � t � 1	
� v � t 	 � ωintFint � ωext Fextn � (4.33)

Fint undFext bezeichnendie internebzw. die externeKraft undn dennachaußengerichtetenEinheits-
vektorin NormalenrichtungamKnotenv.

Die interneKraft versucht,denKnotenzwischenseinenNachbarnzuzentrierenundist als

Fint � 1
N

N

∑
i � 1 � vi � v 	 (4.34)

definiert.vi bezeichnendie NachbarndesKnotensv, mit denener direkt verbundenist und N deren
Anzahl.

Die Aufgabeder externenKraft bestehtdarin, dasModell in einemBereichzu fixieren, der sich
durcheinenbestimmtenGrauwertauszeichnet.Siewirkt in RichtungderNormalenundhatdenBetrag

Fext � tanh z I � v 	 � Imean

2
{ � (4.35)

Imean ist dermittlereGrauwertder in derVorsegmentierungsegmentiertenStruktur. Liegt derGrauwert
an der momentanenKnotenpositionhöher, wird dasModell nachaußengedr̈uckt, andernfallserfolgt
eineSchrumpfung.Beide gesuchteKanten,sowohl die KantezwischenSpongiosaund Kortikalis als
auchdie äußereAbgrenzungdesKörperssindhell-dunkel-̈Ubergänge.An beidenKantenist dieStruktur
im Innerenhell undaußendunkel.

Abschließendwird dasbeschriebeneVorgehenauf zwei MR-Datens̈atzevom distalenFemurange-
wendet.Verwendetwird ein T1- undein T2-gewichtetesBild. BeideDatens̈atzehabeneineGrößevon
256 � 256 � 50 Voxeln bei einer Voxelgrößevon 0 � 98 � 0 � 98 � 3 � 30 mm. Die Ergebnissein Abbil-
dung4.8 zeigeneineSchichtdesDatensatzes.Weiterhinsind die Isodata-Klassifizierungender Voxel
sowie die SegmentierungendesFemurknochensundGesamtvolumensdargestellt.

DasvorgestellteVerfahrenzeichnetsichdurcheinesehrhoheGenauigkeitaus.Alle Regionen,so-
wohl die SpongiosadesFemurknochensalsauchdie AußenkantedesGesamtvolumenwerdensehrgut
segmentiert.Die ben̈otige Rechenzeitlag für beideDatens̈atzeim Bereichvon zwei Minuten für die
gesamteSegmentierung,d.h.einschließlichVorsegmentierungundNachoptimierung.

EineweitereMöglichkeitfür die Anpassungderinitialen Segmentierungandie Konturist beispiels-
weisedasdreidimensionaleLevel-Set-VerfahrenvonRifai et.al. [89], welchesallerdingsaufgrundseiner
höherenRechenzeithiernichtverwendetwird.

4.8 Fazit

Mit denhier vorgestelltenVerfahrenist esmöglich,bei wenigInteraktionmit demAnwendereineSeg-
mentierungdesgesamtenVolumensund der knöchernenStrukturenausMR-Aufnahmenzu erhalten.
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Abbildung4.8:T1 (links)- undT2-gewichteteMR-Aufnahme(rechts)einesOberschenkelsunddieSeg-
mentierungdesFemurknochensunddesGesamtvolumens.Links: originalesBild. Mitte: Vorsegmentie-
rungdesFemurs.Rechts:SegmentierungdesFemurknochens(blau)unddesgesamtenVolumens(grün),
eingezeichnetin dasoriginaleBild.

Dies ist Voraussetzungfür die geometrischeKorrekturderDatenunddie sp̈atereintraoperativeLageer-
kennung.

Die RegistrierungmehrererBilder ist vollautomatischmöglich.Zu beachtenist, daßRegistrierungen
mit nichtgeometrischkorrigiertenMR-AufnahmenzuFehlerführenkönnen.Die KorrekturderAufnah-
menist derGegenstanddernächstenKapitel.



Kapitel 5

Verzeichnungsanalyse

5.1 DasmagnetischeFeld

Für die KorrekturdergeometrischenVerzeichnungenist eserforderlich,dasMagnetfeldzu berechnen,
welcheswährendderAufnahmeim Scannerherrscht.DasAnliegendiesesAbschnittesist es,die dafür
notwendigenGrundlagenaufzuzeigen.Weiterhinwerdendie zuerwartendenVerzerrungenanalysiert.

5.1.1 MagnetischeEigenschaften

Alle Stoffe, wie auchdie verschiedenenmenschlichenGewebe,besitzenspeziellemagnetischeEigen-
schaften.DiesewerdendurchdiemagnetischeSuszeptibiliẗatχ bzw. auchdurchdierelativemagnetische
Permeabiliẗatµ charakterisiert.DerZusammenhangbeiderWerteist durchdie Gleichung

µ � 1 � χ (5.1)

gegeben.
Für die folgendenBerechnungenist esnotwendig,die magnetischeSuszeptibiliẗat für jedenPunkt

im Aufnahmevolumenzukennen.EineindividuelleZuweisungerscheintaberalsunmöglich.Siewürde
erfordern,daßderentsprechendeWertanjederStelleim Volumenbestimmtwerdenkönnte.Jedochsind
für die einzelnenGewebenur typischeWertebereichefür die Suszeptibiliẗat bekannt.Eine detaillierte
AufstellungdieserWertefindetsichin [13, 110].

Aufgrund der Tatsache,daßder Hauptgrundfür die Verzeichnungender Luft-Gewebe-̈Ubergang
ist, ist esohnehinausreichend,nurLuft undGewebezu unterscheiden[13]. Für alle Gewebetypenwird
derselbeWertfür diemagnetischeSuszeptibiliẗatgesetzt.Wir verwendenim folgendenfür Gewebeeinen
Wert vonχ � � 9 � 10� 6.

5.1.2 BerechnungdesMagnetfeldes

WährenddesAufnahmevorgangswird dasaufzunehmendeObjekt, in unseremFall derPatient,in dem
homogenenMagnetfeldB0 desScannerplaziert.DurchdasObjektselbstwird dasMagnetfeldbeeinflußt.
BetrachtetmandasresultierendeMagnetfeldB, sosetztessichauszweiKomponentenzusammen:

B � µ0H � M � (5.2)

Hierbei bezeichnetH dasmagnetischeFeld und M die Magnetisierung,die abḧangigvon demjewei-
ligen Stoff ist. µ0 ist die Permeabiliẗat vom Vakuumundbetr̈agtµ0 � 1 � 256 � 10� 6 Vs
 Am. Nachden

49
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MaxwellschenGleichungenbesitztB die grundlegendeEigenschaft[72]:

div B � 0 � (5.3)

In unseremFall kanndasVorkommenvon ferromagnetischenStoffen,wie beispielsweiseEisen,im Sy-
stemausgeschlossenwerden.Dasheißt,dieMagnetisierungerfolgtausschließlichdurchdasmagnetische
FeldH. Damit gilt für M

M � µ0 χ H � (5.4)

Und dieGleichung(5.2)wird zu

B � µ0 � 1 � χ 	 H � µ0 µ H � (5.5)

Die Maxwell-Gleichungfür H vereinfachtsichin unseremFall, in demkeineStrömeundkeineelektri-
schenLadungenvorkommen,zu

rot H � 0 � (5.6)

d.h.H ist wirbelfrei. Deshalbkannzur Berechnungvon H ein PotentialfeldΦM (Einheit:Wb/m) ange-
setztwerden[16, 72]. ZwischenΦM undH bestehtderZusammenhang

H � � ∇ΦM � (5.7)

Die Gleichungen(5.5)und(5.7),eingesetztin Gleichung(5.3),ergeben

div � µ ∇ΦM 	
� 0 � (5.8)

Abschließendsei bemerkt,daßdasErgebnisder Gleichung(5.5) ein Vektorfeld ist. Für die Ana-
lyseundKorrekturdergeometrischenVerzeichnungenist jedochnur die euklidischeNorm von B von
Interesse.Diesebezeichnenwir im folgendenmit B.

5.2 Lösungsans̈atze

Wie schonin Kapitel2.3erwähntwurde,existierenbereitseinigeVerfahren,mit deneneineBerechnung
derFeldverteilungim MR-Scannermöglich ist. DieseVerfahrenlassensich in analytischeundnumeri-
scheVerfahrenaufteilen.

1. analytischeAnsätze
Für einigeeinfachegeometrischeKörper, wie beispielsweiseKugelnundZylinder, ist die analyti-
scheLösungderobigenpartiellenDif ferentialgleichungberechnetworden[34, 57].

2. numerischeAnsätze
Bhagwandien̈uberf̈uhrt die Dif ferentialgleichungin eineDif fusiongleichungund löst diese.Al-
lerdingserfordertdasVerfahrendie EinstellungeinerSchrittweite,die individuell von Datensatz
zuDatensatzoptimiertwerdenmüßte.Außerdemist dasVerfahrenrechtlangsam.Esben̈otigt für
einendurchschnittlichenMR-Datensatz(256 � 256 � 40 Voxel) ca.vier Stundenauf einemIntel
PentiumIII, 800MHz, Linux.

DasZiel desnun folgendenAbschnittsist es, durch eine Überführungder elliptischenpartiellen
Dif ferentialgleichungin eine Dif ferenzengleichungund die anschließendeLösungunter Verwendung
einesmultigridbasierenAnsatzeseine schnelleBerechnungder Magnetfeldverteilungim Scannerzu
ermöglichen.
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5.3 NumerischeBerechnungdesB-Feldes

5.3.1 Überführung der Differ entialgleichungin eineDiffer enzengleichung

Für einenumerischeLösungderGleichung(5.8) ist esnotwendig,sie in eineDif ferenzengleichungzu
überf̈uhren.Anschließendkönnenwir siemit iterativenLösern(beispielsweiseJacobioderGauss-Seidel)
bzw. mit daraufaufbauendenMultigrid-Verfahrenlösen.

EineSubstitutionderdiv- und∇-OperatorenundDivisiondurchµ führtunsaufdie Gleichung

∂2ΦM

∂x2 � ∂2ΦM

∂y2 � ∂2ΦM

∂z2 � 1
µ

∂µ
∂x

∂ΦM

∂x � 1
µ

∂µ
∂y

∂ΦM

∂y � 1
µ

∂µ
∂z

∂ΦM

∂z � 0 � (5.9)

Die implizite Annahmeµ �� 0 gilt für alle Stoffe. Im nächstenSchritt beschr̈ankenwir die Lösungder
Gleichungauf die Punkte � xi � y j � zk 	 , die durch die Voxelpositionenim Bild gegebensind. Bei einer
Gitterweitevon ∆x, ∆y und∆z in x-, y-, undz-RichtungsinddiesePunkte

xi � i � ∆x (5.10)

y j � j � ∆y (5.11)

zk � k � ∆z (5.12)

Die WertevonΦM werdennurnochandiesenStellenberechnet.
Dannwerdendie Ableitungender FunktionΦM durchfinite Dif ferenzenersetzt.Im folgendenbe-

zeichnenwir mit Φi P j P k denWert von ΦM � xi � y j � zk 	 . EntsprechenddemSatzvon Taylor läßtsichΦi d 1 P j P k
als

Φi d 1 P j P k � Φi P j P k � ∆x
∂
∂x

Φi P j P k � R2 � ξ 	 mit x0 � i ∆x � ξ � x0 � � i � 1	 ∆x (5.13)

schreiben.Wir vernachl̈assigendasRestgliedzweiterOrdnungR2 � ξ 	 undkönnendadurchdie ersteAb-
leitungdurch

∂
∂x

Φi P j P k � Φi d 1 P j P k � Φi P j P k
∆x

(5.14)

approximieren.EineanalogeHerleitungfür dieAbleitungennachy undz führt zudenApproximationen

∂
∂y

Φi P j P k � Φi P j d 1 P k � Φi P j P k
∆y

und (5.15)

∂
∂z

Φi P j P k � Φi P j P k d 1 � Φi P j P k
∆z

� (5.16)

Für die ErsetzungderAbleitungenzweiterOrdnungwird wiederumaufdenSatzvonTaylorzurück-
gegriffen.DanachläßtsichΦi d 1 P j P k in die Taylorreihe

Φi d 1 P j P k � Φi P j P k � ∆x
∂
∂x

Φi P j P k � 1
2

∆2
x

∂
∂x2 Φi P j P k � R3 � ξ 	 (5.17)

entwickelnundΦi � 1 P j P k in die Reihe

Φi � 1 P j P k � Φi P j P k � ∆x
∂
∂x

Φi P j P k � 1
2

∆2
x

∂
∂x2 Φi P j P k � R3 � ξ 	 (5.18)

Die Vernachl̈assigungdesRestgliedesdritter OrdnungR3 � ξ 	 undeineAddition derletztenbeidenGlei-
chungenführt auf dieApproximationvon∂2Φi P j P k 
 ∂x2:

∂2

∂x2 Φi P j P k � Φi � 1 P j P k � 2Φi P j P k � Φi d 1 P j P k
∆2

x
� (5.19)
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Die analogeHerleitungfür die zweitenpartiellenAbleitungennachy undz führt auf die Approximatio-
nen

∂2

∂y2 Φi P j P k � Φi P j � 1 P k � 2Φi P j P k � Φi P j d 1 P k
∆2

y
und (5.20)

∂2

∂z2Φi P j P k � Φi P j P k � 1 � 2Φi P j P k � Φi P j P k d 1
∆2

z
� (5.21)

Zuletztersetzenwir nochdiepartiellenAbleitungenvonµnachx, yundz. Dazukönnenwir dieselben
Approximationenwie für dieAbleitungenvonΦM (Gleichungen(5.14),(5.15),(5.16))verwenden.Dies
führt auf

∂
∂x

µi P j P k � µi d 1 P j P k � µi P j P k
∆x

� (5.22)

∂
∂y

µi P j P k � µi P j d 1 P k � µi P j P k
∆y

und (5.23)

∂
∂z

µi P j P k � µi P j P k d 1 � µi P j P k
∆z

� (5.24)

EinEinsetzenderGleichungen(5.14)-(5.16),(5.19)-(5.21)sowie (5.22)-(5.24)in dieGleichung(5.9)
führt aufdie Gleichung

Φi � 1 P j P k � 2 � Φi P j P k � Φi d 1 P j P k
∆2

x �
Φi P j � 1 P k � 2 � Φi P j P k � Φi P j d 1 P k

∆2
y �

Φi P j P k � 1 � 2 � Φi P j P k � Φi P j P k d 1
∆2

z �
ai P j P k � Φi d 1 P j P k � Φi P j P k

∆x �
bi P j P k � Φi P j d 1 P k � Φi P j P k

∆y �
ci P j P k � Φi P j P k d 1 � Φi P j P k

∆z
� 0 (5.25)

mit

ai P j P k � 1
µi P j P k � µi d 1 P j P k � µi P j P k

∆x
�

bi P j P k � 1
µi P j P k � µi P j d 1 P k � µi P j P k

∆y
�

ci P j P k � 1
µi P j P k � µi P j P k d 1 � µi P j P k

∆z
�

Für die LösungderGleichungwird Φi P j P k auf einemBereichbetrachtet,derdie folgendenKriterien
erfüllt:

• Er umfaßtzumindestdenBereich,in demanatomischeStrukturenim MR-Datensatzabgebildet
sind.
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• DerBereichsolltemöglichstklein sein.

• Der Bereichsollte aberauchso großsein,daßan seinenRändernkeineBeeinflussungdesMa-
gnetfeldesdurchdasaufgenommeObjekterfolgt.

Die ersteBedingungist notwendig,umeinekompletteErfassungderVerzeichnungen,diedasObjekt
erzeugt,durchf̈uhrenzu können.Ein möglichstkleinerBereichist notwendig,um denfür eineBerech-
nung erforderlichenSpeicher- und Zeitbedarfzu begrenzen.Die letzte Bedingungist notwendig,um
überhaupteineLösungdesProblemszuermöglichen.UnsliegenkeineInformationenüberdie Feldver-
teilungvor. DeshalbmußderBereichsogroßgewählt werden,daßwir davon ausgehenkönnen,daßam
RandkeineBeeinflussungdurchdasObjekterfolgt. In diesemFall könnendie Randwertevon Φi P j P k so
gesetztwerden,als wenndasFeld ideal ungesẗort wäre.Auf die Frage,wie die Randwertevon Φi P j P k
aussehenwird im Kapitel5.3.3(Seite55)genauereingegangen.

Als Ergebniserhaltenwir einendefiniertenBereich,deralsFortsetzungdeseigentlichenDatensat-
zesbetrachtetwerdenkann.Für jedesVoxel in diesemBereicherhaltenwir einenWert von Φi P j P k. Die
Wertefür Randvoxel sindbekannt.Für alleanderengilt Gleichung(5.25).D.h.,wir erhaltenein lineares
Gleichungssystem,welcheswir im folgendenlösenwerden.

5.3.2 Multigrid-L öser

Betrachtenwir nuneinenBereichderGrößenx � ny � nzmit c � nx � ny � nzVoxeln.Die Gleichung(5.25)
kannalsMatrix-Vektor-Gleichunggeschriebenwerden

AΦ � f (5.26)

wobeidieMatrix A H � c � c dieKoeffizientenmatrixbezeichnet,Φ H � c dieWertevonΦi P j P k, angeordnet
in Vektorform,und f H � c die rechteSeitedesGleichungssystems.In unseremFall ist f � 0.

Konkretwird jedemPunktim betrachtetenVolumeneineindeutigein Index zugewiesen.Der Punkt� i � j � k	 erḧalt denIndex I � i � j � k 	
I � i � j � k	�� i � nx �a� j � k � ny	 � (5.27)

undentsprechendist die UmkehrungI � 1 definiert.Φ � � φi 	 ci � 1 ergibt sichdanndurch

φi � ΦI � 1 e i f � (5.28)

Die Matrix A � � ai j 	 ci P j � 1 entḧalt die KoeffizientendeslinearenGleichungssystemsundhatdie folgende
Gestalt:

ai j �
������������������ �����������������
� � 2

∆2
x � 2

∆2
y � 2

∆2
z � ai

∆x � bi
∆y � ci

∆z
� falls j � i

1
∆2

x � ai
∆x

falls j � i � 1
1

∆2
x

falls j � i � 1
1

∆2
y � bi

∆y
falls j � i � nx

1
∆2

y
falls j � i � nx

1
∆2

z � ci
∆z

falls j � i � nx � ny
1

∆2
z

falls j � i � nx � ny

0 sonst

(5.29)
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mit

ai � µI � 1 e i d 1 f � µI � 1 e i f
I � 1 � i 	 ∆x

�
bi � µI � 1 e i d nxf � µI � 1 e i f

I � 1 � i 	 ∆y
sowie

ci � µI � 1 e i d nx � nyf � µI � 1 e i f
I � 1 � i 	 ∆z

�
DaslineareGleichungssystem(5.26)kanniterativ, beispielsweisedurchdasJacobi-oderdasGauss-

Seidel-Verfahren,gelöstwerden.Allerdingsben̈otigendieseMethodeneinesehrgroßeAnzahlvon Ite-
rationenbis zur Konvergenz,so daßdieserAnsatzsehrlangsamfür großeBilder wäre.Im folgenden
wird auf Gauss-Seidel-Iterationeneingegangenund erläutert,wie sich dieserAnsatzin ein Multigrid-
Verfahreneinbettenläßt.

Die Matrix A kann in eineDiagonalmatrixD, eineuntereDreiecksmatrixL und eineobereDrei-
ecksmatrixR zerlegt werden,sodaßA � D � L � R. Weiterhinwird für die LösungΦ ein initialer Wert
Φ e 0 f gesetzt.EineGauss-Seidel-Iterationist gegebendurch

Φ e i d 1 f � � D � L 	 � 1 � f � RΦ e i f � (5.30)

unddie LösungdesSystemsdurch
Φ � lim

i � ∞
Φ e i f � (5.31)

Die BasisdesMultigrid-Verfahrensist dascoarsegrid correctionscheme[51, 87], wobei eineNähe-
rungsl̈osungauf einemgrobenNetz berechnetwird unddieseanschließendauf demoriginalen,feinen
Netzverfeinertwird.

Nachi Gauss-Seidel-Iterationenerhaltenwir eineNäherungsl̈osungΦ e i f für dieGleichung.DerRest-
fehlere berechnetsichdurch

e � Φ � Φ e i f (5.32)

unddasResidiumr ist durch
r � f � AΦ e i f (5.33)

gegeben.Damiterfüllt derRestfehlerdie Gleichung

Ae � r � (5.34)

welchewiederumdurchbeispielsweiseGauss-Seidel-Iterationengelöst werdenkann.Allerdings wird
dieseGleichungnäherungsweiseauf einenNetzmit einergroberenAuflösunggelöst.Dafür definieren
wir zwei Operatoren.Der ersteist ein Restriktionsoperator� , derdasResidiumvon deroriginalenRe-
präsentationzueinerRepr̈asentationmit derhalbenAuflösungentlangjederAchseführt.Weiterhinwird
ein Prolongationsoperator � ben̈otigt, der von derhalbenzur vollen Auflösungführt. Analog zu Press
et. al. [87] wird die Restriktionals Mittelwertbildung durchgef̈uhrt, die jede27 Voxel Nachbarschaft
durchihrengewichtetenMittelwert ersetzt.DerWert in derMitte wird dabeimit 1
 2 gewichtet,alle6-er
Nachbarnmit 1
 12.Die Prolongationwird einfachalstrilineareInterpolationdurchgef̈uhrt.DenZusam-
menhangzwischenfeinenundgrobenNetzzeigtAbbildung5.1,eingeschr̈anktaufdeneindimensionalen
Fall.

Damit ergibt sichdasvonunsverwendeteMultigrid-Verfahren.
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Abbildung5.1:DerZusammenhangzwischendemfeinenunddemgrobenNetzim Multigrid-Verfahren
für ein 1D-Problem.Der Schrittvom feinenzumgrobenNetzwird durcheinengewichtetenMittelwert
jeder3 Voxel-Nachbarschaftausgef̈uhrt. Um zu einemfeinerenNetz zu kommen,wird derWert jedes
zweitenVoxelsdurcheinelineareInterpolationbestimmt.

1. Ausgehendvon einemStartvektorΦ e 0 f werdeni1 Gauss-Seidel-Iterationendurchgef̈uhrt.DasEr-
gebnisist eineNäherungsl̈osungΦ e i1 f für die GleichungAΦ � f.

2. BerechnungdesResidiumsr � f � AΦ e i1 f .
3. RestriktiondesResidiumsauf ein Netzmit halberAuflösungr � � �9� r 	 .
4. LösungderGleichungA � e� � r � auf demgrobenNetz.

5. ProlongationdesFehlersaufeineDarstellungmit hoherAuflösunge � �O� e� 	 .
6. KorrekturderNäherungsl̈osungaufdemfeinenNetzΦ e i1 d 1 f � Φ e i1 f � e.

7. Ausführungvon i2 Gauss-Seidel-IterationenaufdemfeinenNetz,beginnendmit Φ e i1 d 1 f .
DasLösender Fehlergleichungauf demgrobenNetz führt wiederumzu kleinerenFehlern.Diese

werdendurchweitereGauss-Seidel-Iterationenin Schritt 7 reduziert.Für Konvergenzbeweisefür das
Multigrid-Verfahrenseiauf die Arbeitenvon Hackbusch[49, 50,51] verwiesen.

5.3.3 Implementierung

Um dasRandwertproblemzulösen,ist esnotwendig,denWertvonΦM andenRandvoxelnzuspezifizie-
ren.Analogzu[13] wird diesin zweiSchrittendurchgef̈uhrt.EinegraphischeDarstellungdesVorgehens
gibt Abbildung5.2.

Ein Skalierungsfaktorf wird festgelegt. Zunächstwird dasObjekt in einerUmgebungplaziert,die
f -mal größerist. Anschließendwird ein Downscalingdesganzenum denFaktor f durchgef̈uhrt. Das
Ergebnisist ein Datensatzmit derselbenGrößewie deroriginale,abermit einergeringerenAuflösung
unddamiteinemkleineren,aufgenommenenObjekt. f solltesogewählt werden,daßdasObjektkeinen
EinflußaufdieRänderim neuenBild hat.Ein Wertvon f � 4 hatsichdabeialsbrauchbarherausgestellt.

Anschließendwerdendie Wertevon ΦM andenRändernberechnet.Dazunehmenwir an,dasBild
hatnx � 2k � 1 Zeilen 3 0 �!�!�C�g� 2k ; , ny � 2l � 1 Spalten3 0 �!�!�!�)� 2l ; undnz � 2m � 1 Schichten3 0 �!�!�C�g� 2m ;
sowie die Voxelgröße∆x � ∆y � ∆z. Falls dasstatischeMagnetfeldB0 ungesẗort wäre,ergibt sich das
PotentialΦM als

ΦM � x � y� z	�� f
2µ0

B0

���
2k � 1 � x� ∆xex � � 2l � 1 � y� ∆yey � $ 2m� 1 � z% ∆zez� (5.35)
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Abbildung5.2: PrinzipiellesVorgehenfür die Berechnungvon ΦM. Links: DasoriginaleBild, für wel-
chesdie Suszeptibiliẗatsverteilungbekanntist. Mitte: DasaufgenommeneObjektwird in einergrößeren
Umgebung plaziert,gefolgt von einemDownsampling.ΦM wird zun̈achstauf diesenBild berechnet.
Rechts:Die RandwertewerdenausdemErgebnisdesmittlerenBildesextrahiert.JetztkannΦM aufdem
originalenBild berechnetwerden.

mit denEinheitsvektorenex, ey, ez undeinemstatischenMagnetfeld,dessenRichtungundSẗarkedurch
B0 gegebensind.ObwohldasMagnetfeldgesẗort ist, kanndieseGleichungverwendetwerden,um ΦM

für dieRandvoxel zubestimmen.ΦM ist bisaufeineadditiveKonstanteeindeutigbestimmt.DieseKon-
stantewird sogewählt,daßΦM � 0 in derMitte desBildesist.

Nachder Berechnungder Werte von ΦM für dasgrößereBild mit geringererAuflösung,können
darausdie Randwertefür dasoriginaleBild abgelesenwerden.Anschließendwird ΦM für dasoriginale
Bild berechnet.

In dennächstenSchrittenwird ausΦM dasH-FeldunddarausdasB-Feldberechnet.
AusGleichung(5.35)ist zuerkennen,dasdie Randwertevon ΦM unddamitdie gesamteVerteilung

desmagnetischenPotentialsproportionalzur B0-Feldsẗarkesind.Darausfolgt, daßmit steigenderB0-
Feldsẗarkedie suszeptibiliẗatsbedingtenInhomogeniẗatenim gleichenAusmaßebenfallsgrößerwerden.

5.3.4 VergleichdesberechnetenFeldesmit Referenzmethoden

Nachdemeineschnelle,numerischeBerechnungderFeldverteilungmittelsMultigrid-Verfahrenmöglich
ist, wird dieseLösungmit bereitsexistierendenVerfahrenverglichen.Die folgendenVerfahrendienen
alsReferenz:

1. Vergleichmit analytischenLösungen

Für einfacheGeometrien,wie KugelnundZylinder ist die analytischeLösungderMaxwellglei-
chungberechnet[34].

2. Vergleichmit BhagwandiensVerfahren

Bhagwandien[13] stellt ebenfallsein Verfahrenzur numerischenBerechnungderFeldverteilung
vor undvergleicht esmit analytischenLösungen.Eswird alszweitesReferenzverfahrengenom-
men.

3. Vergleichmit aufgenommenenFeldkarten

EsexistierenspezielleMR-Sequenzen,mit derenHilfe sichdieFeldverteilungim Scannerwährend
derMR-Aufnahmemessenläßt[59]. Dies ist die einzigeMöglichkeit, realeInformationenüber
die Feldverteilungvon Objektenzu bekommen,für derenForm und Gestaltdie Maxwellschen
Gleichungennichtanalytischgelöstsind.
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Abbildung 5.3: MagnetischesFeld für eine Kugel. Links: analytischeLösung.Rechts:numerische
Lösung.Dargestelltist die Abweichung(in T) von derB0-FeldsẗarkeB0 � 1 � 5T.

Eswird stetseineB0-FeldsẗarkevonB0 � 1 � 5Tangenommen.ZumVergleichderVerfahrenwerdenzwei
Maßeherangezogen.Zumeinenwird die maximaleabsoluteDif ferenzzwischenjeweilszweiVerfahren
gemessen.Zum anderenwird die maximaleDif ferenzin ppm(partspermillion) angegeben.Der Fehler
in ppmberechnetsichals

Fehler � ppm� �=���� B � BRef erenz

BRef erenz
���� � (5.36)

BRef erenzist in diesemFall derWertdesjeweilszu vergleichendenReferenzverfahrens.

Vergleichmit analytischenLösungen

Die FeldverteilungB füreineKugelmit Mittelpunktim Koordinatenursprung,Radiusr undmagnetischer
Suszeptibiliẗatχi in einemMediummit Suszeptibiliẗatχa ist durch

B � x � y� z	�� �� � B0 $ 1 � χi
3 % falls x2 � y2 � z2 � r2

B0 z 1 � χa
3 � e χa � χi f r3 e x2 d y2 � 2 z2 f

3 e x2 d y2 d z2 f 52 { sonst
(5.37)

gegeben[34]. Wir betrachteneineKugelmit einermagnetischenSuszeptibiliẗatvonχi � � 8 � 10� 6, die
dervon Gewebeentspricht.DasumgebendeMediumhabeeineSuszeptibiliẗatvon χa � 0. DasBild hat
eineGrößevon 64 � 64 � 64 bei einerVoxelgrößevon 1mm � 1mm � 1mm. DerMittelpunkt derKugel
befindetsich in derBildmitte. Die magnetischeFeldhateineSẗarkevon B0 � 1 � 5T undist in Richtung
derSchichtrichtungorientiert.

Abbildung 5.3 zeigt einenVergleich der Feldverteilung.Links ist die mit Hilfe der analytischen
LösungberechneteFeldverteilungfür die Schicht32, d.h. der Schichtin der Mitte desBildes, darge-
stellt. Die rechteSeitezeigt die mit Hilfe desMultigrid-basiertenAnsatzesberechneteVerteilung.In
Abbildung5.4wird derVerlaufderFeldsẗarkeentlangderSchichtrichtungfür eineStreckegezeigt,die
durchdenMittelpunktderKugelverläuft.

Wie sichdurcheinenVergleichderFeldsẗarkenaller Voxel in demBild feststellenläßt,betr̈agtder
Unterschiedzwischender analytischenund unserernumerischenLösungstetswenigerals 1µT, d.h.
wenigerals 0 � 7ppm. Dabeiwerdendie größtenDif ferenzenan denGrenzenzwischenverschiedenen
magnetischenEigenschaftenerreicht.Dagegenist diemaximaleDif ferenzfür alleanderenVoxel kleiner
als0 � 2µT bzw. 0 � 13ppm. EinemöglicheErklärungdafür ist die, im Vergleichzu densichsehrschnell
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Abbildung 5.4: Feldverteilungentlangder z-Richtungfür eineStrecke,die durchdenMittelpunkt der
Kugelverläuft

änderndenSuszeptibiliẗaten,zu grobeAuflösungandenÜbergängen.Die Rechenzeitfür unserenume-
rischeLösungbetr̈agt4,8Sekunden.

Vergleichmit BhagwandiensVerfahren

Nachdemein Vergleichmit eineranalytischenLösungstattgefundenhat,folgt andieserStellederVer-
gleichzu einemanderennumerischenVerfahren,vorgestelltvon Bhagwandien[13].

Zunächsterfolgt die UntersuchunganhandderselbenKugel, die bereitsim letztenAbschnittzum
Vergleichmit deranalytischenLösungherangezogenwurde.Abbildung5.5zeigtdiemit Hilfe vonBhag-
wandiensVerfahrenberechneteFeldverteilung.

Die Zeit für dieseBerechnungbetrug98 Sekunden.Es ist festzustellen,daßdie Dif ferenzunserer
LösungzudervonBhagwandienstetsunter0 � 18µT (0,12ppm)liegt. Diesist nochgeringeralsdie Dif-
ferenzzwischenanalytischerundunserernumerischerLösung.Der Unterschiedzwischenanalytischer
undnumerischerLösungliegt bei Bhagwandien[13] in analogenGrößenwie bei demhier vorgestellten
numerischenVerfahren.

Ein weitererVergleichfindetanhandeineskonkretenanatomischenObjektesstatt.Dafür wird eine
MR-AufnahmevoneinemKnie verwendet.DerDatensatzhateineGrößevon256 � 256 � 50Voxelnbei
einerVoxelgrößevon 0 � 98 � 0 � 98 � 3 � 3mm. Mit Hilfe der in Kapitel 4 vorgestelltenVerfahrenerfolgt
eineSegmentierungin Vordergrund,d.h.Gewebe,undHintergrund,welcherderumgebendenLuft ent-
spricht.DerHintergrundbekommtdieSuszeptibiliẗatχ � 0zugewiesen,derVordergrundχ � � 9 � 10� 6.
Die Feldsẗarkebetr̈agt B0 � 1 � 5T. DasmagnetischeFeld wird mit Hilfe BhagwandiensVerfahrenund
unsererLösungberechnet.

DashiervorgestelltenumerischeVerfahrenben̈otigtefür dieBerechnung8,9Minuten.Diesist erheb-
lich geringeralsdieca.vier Stundenmit demAnsatzvonBhagwandienet.al.Die Abweichungin derbe-
rechnetenFeldsẗarkezwischenbeidenVerfahrenbetrugim gesamtenDatensatzstetswenigerals0 � 96µT
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numerischenVerfahrenberechnet.

5 10 15 20 25 30 35 40

5

10

15

20

25

30

35

40 −1.5

−1

−0.5

0

0.5

1

1.5

2

2.5

3

5 10 15 20 25 30 35 40

5

10

15

20

25

30

35

40 −1.5

−1

−0.5

0

0.5

1

1.5

2

2.5

3

5 10 15 20 25 30 35 40

5

10

15

20

25

30

35

40

Abbildung 5.6: MR-Datensatz(links) sowie die Phasenkartendesersten(Mitte) und zweitenEchos
(rechts)einesdistalenFemurs.Die Phasenliegenim Bereichzwischen� π undπ.

bzw. 0 � 63ppm. D.h.,beideVerfahrenliefern dieselbenErgebnisse.Allerdingsist die Multigrid-basierte
LösungderpartiellenDif ferentialgleichungerheblichschnellerundermöglicht dahereinenpraktischen
Einsatz.

Vergleichmit aufgenommenenFeldkarten

Ein letzterVergleichwird mit im MR-ScanneraufgenommenenFeldkartendurchgef̈uhrt.Prinzipiell ist
esmittelssogenannterDual-Echo-MR-Sequenzenmöglich, die Feldverteilungim Scannerwährendder
Aufnahmezu messen.

Bei Dual-Echo-Sequenzenwird nachdemerstenEchoein weiteres,zweitesEchoderselbenKerne
erzeugt.DabeierfolgtzwischenzeitlichkeineerneuteAnregung.Die EchoserfolgtenzudenZeitenTE1

undTE2. AusdiesenZeitenundderPhasendifferenz∆φ desMR-SignalszubeidenZeitpunktenläßtsich
die Abweichung∆B vonderB0-Feldsẗarkeberechnen.Sieerfüllt die Gleichung[59, 97]:

∆B � ∆φ
2 π γ � TE2 � TE1 	 � (5.38)

Eine Voraussetzungfür die Feldkartenmessungist jedoch,daßder MR-Scannerin der Lage ist, die
Phaseninformationenzuexportierenunddaßdie Echozeitensehrnahbeieinanderliegen.

Zum Vergleichwurdenvon einemdistalenFemurmittelseinerDual-Echo-MR-Sequenzzwei MR-
Bilder zusammenmit denPhaseninformationenzu unterschiedlichenZeitpunktenaufgenommen.Aus
diesenDatenlassensich gleichzeitiganatomischeMR-Datens̈atzerekonstruieren(Abb. 5.6), wodurch
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keine Registrierungder Phaseninformationenauf den anatomischenDatennotwendigist. Die beiden
EchozeitensindTE1 � 1 � 6791msundTE2 � 4 � 0991mssowie die B0-FeldsẗarkeB0 � 1 � 5T. Damit
betr̈agtdieDif ferenz∆TE derEchozeiten

∆TE � TE2 � TE1 � 2 � 42 ms � (5.39)

Um eineZuordnungder Phasendifferenzzu denMagnetfeldinhomogenitätenohneAliaseffekte zu er-
reichen,muß 6∆φ 6 � π sein.Damit läßtsich bei wasserstoffbasierterMR-Tomographieeinemaximale
Feldinhomogeniẗat 6 ∆B 6 von 6 ∆B 6 � 6∆φ 6

2 π γ � TE2 � TE1 	 � 4 � 85µT (5.40)

direktmessen.
Die BerechnungderFeldinhomogeniẗatenmit demnumerischenVerfahrenführt auf Abweichungen

von 6∆B 6 � 15µT. Um einenVergleich beiderBerechnungenzu ermöglichen,werdendahernicht die
FeldsẗarkenandenVoxelndirektmiteinanderverglichen.Stattdessenwird aufdenWert für jedesVoxels
in derFeldkarteeineKonstanteaddiert,sodaßaneinerStelle,in unseremFall in derMitte desDaten-
satzes,die WertederFeldsẗarkenin beidenDatens̈atzenidentischsind.Anschließendwird die Dif ferenz
zwischenbeidenFeldkarten,der berechnetenund der gemessen,voxelweiseberechnet.Unter der An-
nahme,daßunserVerfahrenbereitsbei denVergleichenmit analytischenLösungenundBhagwandiens
VerfahreneinehoheGenauigkeitgezeigthat,ist diesesVorgehengerechtfertigt.

Die AuswertungderDif ferenzenzwischendergemessenenundderberechnetenFeldkarteführt auf
einemaximaleDif ferenzvon 1 � 8 µT (1,2 ppm), wobei diesegroßeDif ferenzam oberenund unteren
EndedessichtbarenFemursauftritt. DerGrundist dieAnnahmewährenddernumerischenBerechnung,
daßdasgesamteObjekt bekanntsein würde.Dagegen ist auf denDatenabernur ein Ausschnittdes
Körperszu sehen.Damit kommenfälschlicherweisezwei Luft/Gewebe-̈Ubergängein die Berechnung
hinein.Im übrigenDatensatzist die Dif ferenzzwischenbeidenVerfahrengeringerals1 µT (0,67ppm).
Um weitereAussagenzu treffen,müßteallerdingsein MR-Scannerverwendetwerden,dereineweitaus
geringereDif ferenzzwischenbeidenEchozeitenermöglicht.

5.4 Verzeichnungsanalyse

Nachdemwir ein Verfahrenfür die effiziente und schnelleBerechnungder Magnetfeldverteilungfür
beliebige,räumlicheGeometrienhaben,erfolgt eineAnalyseder zu erwartendenVerzeichnungenbei
MR-Aufnahmen.DieseExperimentebasierenaufCT-Daten.DerGrunddafür ist, daßCT-Datenalsgeo-
metrischverzerrungsfreiangesehenwerdenkönnenunddamiteineguteAusgangsbasisfür die Analyse
derVerzeichnungenliefern.

5.4.1 Distaler Femur

Als ersteswerdendie Verzerrungenanalysiert,die bei einerMR-AufnahmedesdistalenFemurszu er-
wartensind. DasExperimentbasiertauf einemCT-Datensatzvon einemanatomischenPr̈aparat.Die
GrößeeinerSchichtdesDatensatzesbetr̈agt256 � 256Voxel bei 100Schichten(Abb. 5.7, links). Die
Voxelgrößeist 0 � 67 � 0 � 67 � 2 � 00 mm. Es erfolgt eineSegmentierungin Hintergrundund Gewe-
be,wobeikeineUnterscheidungzwischeneinzelnenGewebetypen(Muskel,Fett,Kortikalis,Spongiosa)
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Abbildung5.7:Axiale SchichtdesDatensatzesvomFemur(links) undUnterleib(rechts)

erfolgt. Der Hintergrundbekommtdie magnetischeSuszeptibiliẗat χ � 0 zugewiesen,alle Gewebedie
Suszeptibiliẗatχ � � 9 � 10� 6.

Die Berechnungder Magnetfeldverteilungben̈otigte neunMinuten.Zunächsterfolgt eineAnalyse
derVerteilungenderFeldsẗarkenüberdenDatensatz.Ergebnissesindin Tabelle5.1zusehen.

Region Minimum [µT] Maximum[µT] Dif ferenz[µT]

kompletterDatensatz -14,1 5,5 19,6

innerhalbdesKörpers -14,1 -7,4 6,7

innerhalbdesFemurs -12,6 -6,8 5,8

Tabelle5.1:Minimum undMaximumderFeldsẗarkedesstatischenMagnetfeldes(B0 � 1 � 5 T in einem
DatensatzvomdistalenFemur. Dargestelltist die Abweichungvon derB0-Feldsẗarke.

Darauskönnendie folgendeErgebnisseabgeleitetwerden:

• Innerhalbdeskompletten,betrachtetenDatensatzesergibt sichbei einerFeldsẗarkevon1,5T eine
Störungim Magnetfeldvon � 14� 1 µT bis 5 � 5 µT. Dies entsprichteinerDif ferenzvon 19� 6 µT
zwischendenminimalenundmaximalenWert derFeldsẗarke.Dabeiist zubemerken,daßsichdie
Werteauf dengesamtenDatensatz,alsoauchaufdenHintergrund,beziehen.

• Wird derbetrachteteBereichauf denKörpereingeschr̈ankt,soergibt sichin diesemeineAbwei-
chungvomMagnetfeldvon � 14� 1 µT bis � 7 � 4 µT. Die Dif ferenzbetr̈agt6 � 7 µT. Unterstellenwir
eineGradientensẗarkevon 3 mT/m, so sind Verzerrungenvon bis zu ca.2,2 mm pro betroffener
Richtungzuerwarten.

• SelbstinnerhalbdesKnochensbetr̈agtdieAbweichungvomMagnetfeldnochzwischen� 12� 6 µT
und � 6 � 8 µT, eineDif ferenzvon 5 � 8 µT. Bei 3 mT/m Gradientensẗarkeist damiteineVerzerrung
von bis zu ca.1,9 mm zu erwarten.Selbstbei einerrechthohenGradientensẗarkevon 10 mT/m
ist die Verzerrungnochin derGrößenordnung0,58mm pro Richtung.In 2D-MR-Sequenzenist
sie danneffektiv 0,82 mm. Dies ist als kritisch zu bezeichnen,zumal einermöglichst genauen
ModellierungderKnochenstrukturenalsReferenzstrukturenfür diePlanungunddiesp̈atereintra-
operativeLageerkennungeinesehrgroßeBedeutungzukommt.
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Abbildung5.8:Feldverteilungfür einenFemurfür zwei axialeundeinensagitallenSchnitt.Links: das
anatomischeBild, Mitte: die Feldverteilung,rechts:die erwarteteVerschiebungrelativ zumBildmittel-
punktim Millimeter
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Region Minimum [µT] Maximum[µT] Dif ferenz[µT]

kompletterDatensatz -15,8 3,9 19,7

innerhalbdesKörpers -15,8 -8,1 7,7

innerhalbderKnochen -11,5 -8,1 3,4

Tabelle5.2:Minimum undMaximumderFeldsẗarkedesstatischenMagnetfeldes(B0 � 1 � 5T) in einem
DatensatzvomUnterleib. Dargestelltist die Abweichungvon derB0-Feldsẗarke.

Abb. 5.8zeigtdie Feldsẗarkeverteilungim Datensatzfür drei Schnitte,zwei axialeundeinensagittalen.
Die Abb. 5.9 und5.10zeigendie Verschiebungenfür Voxel, die anderselbenPositonin verschiedenen
Schichtenbzw. in verschiedenenSpaltenin derselbenSchichtliegen.

5.4.2 Unterleib

Als nächsteswerdendie Verzerrungenanalysiert,die bei MR-AufnahmendesUnterleibeszu erwarten
sind.DasExperimentbasiertwiederaufeinemCT-Datensatz.Die Schichtgr̈oßebetr̈agt512 � 512Voxel
bei 45 Schichten.Die Voxelgrößeist 0 � 33 � 0 � 33 � 5 mm. Eine axialeSchichtdesDatensatzesist in
Abbildung5.7rechtsgezeigt.

Die AufstellungderErgebnisseläßtsichausderTabelle5.2entnehmen.AnalogderErgebnissezum
distalenFemurlassensichdarausfolgendegeometrischeVerzerrungenableiten:

• Die Abweichungvon derB0-Feldsẗarkevon 1,5T betr̈agtim gesamtenDatensatzzwischen� 15� 8µT und3 � 9µT. Dasergibt eineDif ferenzvon 19� 7µT. Allerdingsentfällt ein Teil davon auf
denBereichaußerhalbdesKörpers.

• Im gesamtenKörperergibt sicheineAbweichungzwischen� 15� 8µT und � 8 � 1µT, d.h.eineDif-
ferenzvon 7 � 7µT. Bei einerGradientensẗarkevon 3 mT/m sindvon daherVerzerrungenvon bis
zuca.2,6mmzuerwarten.

• Innerhalbder knöchernenStrukturenvariiert die Abweichungzwischen � 11� 5µT und � 8 � 1µT.
Die Dif ferenzbetr̈agt3 � 4µT. Bei einerangenommenenGradientensẗarkevon 3 mT/m sinddaher
geometrischeVerzeichnungenbis ca.1,1mmzu erwarten.

InsgesamtfallendieseVerzeichnungengeringeralsbeimFemurknochenaus.Siekönnenaberinsbe-
sonderebei niedrigenGradientensẗarkenund2D-MR-SequenzenaufkeinenFall vernachl̈assigtwerden.

5.4.3 Femur mit Titanimplantat

Die letzte UntersuchungbetrachteteinenFemurknochenmit einemhypothetischenImplantatausTi-
tan.Es ist bekannt,daßderartigeImplantatenebenIntensiẗatsausl̈oschungenzu starkengeometrischen
Verzerrungenin denBildern führen.In diesemAbschnittwird untersucht,wie starkdie zu erwartenden
VerzerrungenausfallenundwelchenBereichdesDatensatzessiebetreffen.

Für die Untersuchungwird ein kugelförmigesImplantatausTitan, dessenmagnetischeSuszeptibi-
lit ät χ � 180� 7 � 10� 6 betr̈agt,angenommen.Damit unterscheidetsichdasImplantatin seinenmagne-
tischenEigenschaftenwesentlichvon denendesGewebesunddesHintergrundes.Der Durchmesserdes
Implantatsbetr̈agt4mm.Esist vollständigim kortikalenTeil desFemursuntergebracht.SeinMittelpunkt
befindetsichin Schicht10.
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In diesemDatensatzwurdedieVerteilungdesMagnetfeldesberechnet.Anschließendwird die Feld-
verteilungbetrachtet.Die Ergebnissesindin Tabelle5.3dargestellt.

Region Minimum [µT] Maximum[µT] Dif ferenz[µT]

kompletterDatensatz -31.4 264.0 295.4

innerhalbdesKörpers -31.4 264.0 295.4

innerhalbdesFemurs -31.4 264.0 295.4

IgnoriereneinerRegion um dasImplantatmit 8mmDurchmesser

kompletterDatensatz -15.8 7.8 23.6

innerhalbdesKörpers -15.8 7.8 23.6

innerhalbdesFemurs -15.8 7.8 23.6

IgnoriereneinerRegion um dasImplantatmit 15mmDurchmesser

kompletterDatensatz -14.4 4.7 19.1

innerhalbdesKörpers -14.4 3.9 18.3

innerhalbdesFemurs -12.7 3.1 15.8

Tabelle5.3:Minimum undMaximumderFeldsẗarkedesstatischenMagnetfeldes(B0 � 1 � 5T) in einem
DatensatzvomdistalenFemurmit hypothetischemImplantat.Dabeiwerdeneineschrittweisevergrößer-
teRegion um dasImplantatausgelassen.

Die Abweichungenvon derB0-Feldsẗarkebetragenzwischen� 31� 4µT und264� 0µT, d.h. die Dif-
ferenzzwischengrößtemund kleinstemWert betr̈agt 295� 4µT, selbstinnerhalbdesFemurknochens.
Demnachist mit sehrgroßengeometrischenVerzeichnungenzu rechnen.Um die Ausmaßeder Ver-
zeichnungenzu beurteilen,wird ausderBetrachtungeineRegion um dasImplantatausgelassen.Diese
kugelförmigeRegion hat einmaldenDurchmesser8mm und einmal15mm,d.h. die doppelteund ca.
vierfacheGrößedesImplantats.Wird eineRegion mit Durchmesser8mm um dasImplantatignoriert,
sovariiertdie AbweichungvonderB0-Feldsẗarkeim betrachtetenBereichnochzwischen� 15� 8µT und
7 � 8µT, Dif ferenz23� 6µT. DieseWerte geltensowohl für dengesamtenDatensatzals auchinnerhalb
desFemurs.D.h. in diesemBereichsindbei einerGradientensẗarkevon3mT/mnochgeometrischeVer-
zerrungvon ca. 7,9 mm zu erwartenund bei 10mT/mvon ca. 2,4 mm. Wird eineRegion von 15 mm
um dasImplantatignoriert,sobetr̈agtdie AbweichungvomstatischenMagnetfeldinnerhalbdesFemur
zwischen� 12� 7µT und3 � 1µT ( Dif ferenz15� 8µT ) und innerhalbdesKörperzwischen� 14� 4µT und
3 � 9µT ( Dif ferenz18� 3µT ). D.h. bei 3mT/m Gradientensẗarkesind die erwartetenVerzeichnungenin
dembetrachtetenVolumenca.6,1 mm innerhalbdesKörpersund5,3 mm innerhalbdesFemurs.Auch
wenndieseWerteschonerheblichbesserausfallenals wenndie nähereUmgebung um dasImplantat
mit betrachtetwird, sosindsiedochnochschlechteralsdie Wertefür einenFemurohneImplantat.Ei-
neVerwendungderBilder für die orthop̈adischeNavigationohnevorherigegeometrischeKorrekturist
nicht möglich. Für die Korrekturwird es jedocherforderlichsein,evtl. eineRegion um dasImplantat
zu ignorieren.DaaberderartigeImplantateohnehinzueinerIntensiẗatsausl̈oschungim Datensatzführen
unddahernichterkennbarsind,ist diesekeinestarkeEinschr̈ankung.Abbildung5.11zeigtdieerwartete
Verzerrungfür einenFemurmit undohneImplantat.Zu erkennenist, daßdie Fehlerin Schicht10, wo
sichdasImplantatbefindet,sehrgroßsind.Allerdingsgleichensichmit zunehmendenAbstandvon der
StörungdieFehlerin denDatens̈atzenmit undohneImplantatan,sodaßdieAuswirkunglokal begrenzt
ist.
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Abbildung5.11:VergleichderVerschiebungeinesVoxel mit undohneImplantatin Schicht10 in dersel-
benZeile undSpalteundunterschiedlichenSchichtenabḧangigvon Schicht.

5.5 Fehlerbetrachtungen

5.5.1 Vergleichzwischenindividueller und allgemeinerZuweisungvon Suszeptibilitäten

Bereitsin [13] wird vorgeschlagen,bei derZuweisungdermagnetischenSuszeptibiliẗatennur zwischen
Luft undGewebezu unterscheiden.JedesGewebesoll dabeidieselbemagnetischeSuszeptibiliẗatzuge-
wiesenbekommen.DerdabeientstehendeFehlerwird in derfolgenden,kurzenBetrachtunganalysiert.

Die Untersuchungbasiertauf einerCT-Aufnahmevom distalenFemur. CT-Aufnahmenhabenden
Vorteil, daßsieim GegensatzzuMR-AufnahmeneinegenaueAbgrenzungderKortikalisundSpongiosa
ermöglichen.Daherwird diesesBild statteinerMR-Aufnahmean dieserStelleverwendet.Es erfolgt
eineSegmentierungin Luft bzw. Hintergrund,Weichgewebe(Muskel-undFettgewebe),Kortikalis und
Spongiosa.Die Segmentierungist in Abb. 5.12ersichtlich.

BekommendieeinzelnenGewebenunterschiedlichemagnetischeSuszeptibiliẗatenzugewiesen,wer-
denfolgendeWerteangesetzt(entsprechend[13]): Luft χ � 0, Weichgewebeχ � � 9 � 10� 6, Kor-
tikalis χ � � 8 � 86 � 10� 6 undSpongiosaχ � � 8 � 10� 6. Für die Annahmeeinereinheitlichen
magnetischenSuszeptibiliẗatwird für Luft χ � 0 undfür alleGewebeχ � � 9 � 10� 6 angesetzt.Eswird
stetseineFeldsẗarkevon B0 � 1 � 5T verwendet.

Die Berechnungerfolgtewiedermit demvorgestelltennumerischenVerfahren.Der Datensatzhat
eineGrößevon256 � 256 � 50 VoxelnbeieinerVoxelgrößevon0 � 67 � 0 � 67 � 2 � 0mm.Die Berechnung
dauertefür beideVarianten12 bzw. 10 Minuten.

ÜberdengesamtenDatensatztritt dabeieineAbweichungzwischenbeidenAnsätzenvon maximal
1 � 5 µT auf. Dies sind ca. 1 ppm. Die größtenFehlertretenim Bereichder kortikalenKnochenstruk-
tur auf. Nebender Änderungder magnetischenSuszeptibiliẗat wird dieserFehlerdurchdie begrenzte
räumlicheAuflösungdesnumerischenVerfahrenshervorgerufen.Wie bereitsin demVergleichzwischen



5.5. FEHLERBETRACHTUNGEN 67

50 100 150 200 250

50

100

150

200

250
50 100 150 200 250

50

100

150

200

250

Abbildung5.12:CT-Datensatz(links) unddie Segmentierung(rechts)in Luft (schwarz),Weichgewebe
(blau), Kortikalis (gelb) und Spongiosa(rot). AnhanddieserSegmentierungwird die Berechnungder
Feldverteilungim MR-Scannervorgenommen
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Abbildung5.13:MagnetischesFeldin einerSchichteinesDatensatzesfür eineindividuelleZuweisung
der magnetischenSuszeptibiliẗaten(links) und der Annahmeeiner konstantenSuszeptibiliẗat (Mitte)
sowie die Dif ferenzin derberechnetenFeldsẗarke(rechts).Dargestelltist die Abweichungvon derB0-
Feldsẗarkein T (links, Mitte) undderFehlerin µT (rechts).

analytischerundnumerischerLösunggesehen,führt diesebegrenzteundim Vergleichzu densichsehr
schnelländerndenSuszeptibiliẗatengrobeAuflösungzuFehlernin derBerechnung.Ignoriertmandiesen
Bereich,soverbleibtein maximalerFehlervon wenigerals0 � 7µT (Abb.5.13).

5.5.2 Berücksichtung der Gradientenfelder bei der Feldberechnung

Bei derBetrachtungderim MR auftretendenräumlichenVerzeichnungen(Kapitel3.4.2)wird stetsange-
nommen,daßdieGradientenfelderungesẗort sind.AuchwährendderVerzeichnungsanalysewerdender-
artigeidealeGradientenfeldervorausgesetzt.In derRealiẗat sindaberauchdieGradientenfeldergesẗort.
NebentechnischenUrsachen,wie beispielsweiseToleranzenbei derFertigungderGradientenspulen,ist
dafür genauderselbeGrundwie für die Inhomogeniẗatenim statischenMagnetfeldverantwortlich:die
unterschiedlichenmagnetischenSuszeptibiliẗatenim Aufnahmevolumen.

Gradientenfeldersind sehrschwacheMagnetfelder, die zum Zweckeder Ortskodierungmit dem
statischenB0-Feldüberlagertwerden(sieheKapitel3.3).Um dieInhomogeniẗatenin diesemMagnetfeld
zuberechnen,werdenfolgendeSchritteausgef̈uhrt:
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1. Eswird die VerteilungdesB-Feldesim Datensatzberechnet.Aus dieserberechnetenFeldvertei-
lungB � x � y� z	 undderKenntnisderB0-Feldsẗarkeläßtsichdie Sẗarkep � x � y� z	

p � x � y� z	�� B � x � y� z	
B0

(5.41)

vonderFeldsẗarkefür jedesVoxel berechnen.

2. Es wird dasMagnetfeldB��� x � y� z	 berechnet,dasim idealenFall, d.h. ohneeineInhomogeniẗat,
nachdemAnlegendesGradientenim Aufnahmevolumenexistierenwürde.

3. Auf diesesMagnetfeldwird die im erstenSchrittermittelteAbweichungp � x � y� z	 angewendet.Es
entstehtein FeldBG � x � y� z	 mit

BG � x � y� z	�� p � x � y� z	 B� � x � y� z	 � (5.42)

DiesesFeld wird als dasim AufnahmevolumenexistierendeFeld währendder Zeit, in der der
Gradientaktiv ist, angesehen.

Die Untersuchungeiner Auswirkung der Annahmeidealer, unverzerrterGradientenfelderauf die
Verzeichnungsanalyseundsp̈aterauch-korrektur, erfolgt beispielhaftaneinerFrequenzkodierung.An-
genommenwird für einenDatensatzeineFrequenzkodierungin x-Richtungmit verschiedenenGradien-
tensẗarkenGx. Die Inhomogeniẗat wird entsprechenddeserläutertenVorgehensermittelt.Dasresultie-
rendeMagnetfeldBG � x � y� z	 ergibt sichin diesemFall als

BG � x � y� z	�� B � x � y� z	
B0
� B0 � x Gx 	 � (5.43)

Die Betrachtungerfolgt für GradientensẗarkenGx im Bereichvon 1mT/m bis 20mT/m. Ermittelt wird
jeweils die VerschiebungdereinzelnenVoxel mit undohneBerücksichtigungder Inhomogeniẗat in den
Gradientenfeldern.Zur Bewertungwurdeder Fehler, berechnetals Dif ferenzderErgebnissezwischen
beidenVerfahren,herangezogen.Abbildung5.14zeigtdenmaximalenFehlerin Abhängigkeitvon ver-
schiedenenGradientensẗarken.Dabeifällt dermaximaleFehlervon 0,87mm bei Gx � 1 mT/m bis auf
0,04mm bei Gx � 20 mT/m. Damit liegt er weit unterhalbder Verschiebungen,die aufgrundderMa-
gnetfeldinhomogeniẗatauftreten.DamitführtdieAnnahmevonungesẗortenGradientenfeldernzukeinen
weiterennennenswertenFehlern.

5.6 VerzerrungsfreieMR-Sequenzen

Aus denBetrachtungenin Kapitel 3.4.2kannabgeleitetwerden,daßjedemöglicheMR-Sequenzvon
geometrischenVerzeichnungenbetroffen ist. Allerdings tretenin der Literatur gelegentlichSequenzen
auf, die alsverzerrungsfreiklassifiziertwerden(beispielsweiseMartel et. al. [75]). DiesesKapitel wird
sichnunderFragewidmen,in wieweit verzerrungsfreieMR-Sequenzenmöglichsind.

AusKapitel3.4.2folgt, daßdie SẗarkedergeometrischenVerzerrungenvon dreiFaktorenabḧangt:

1. derAbweichung∆B vomstatischenMagnetfeldB0,

2. derArt, wie die jeweilige räumlicheRichtungkodiertwird und

3. derSẗarkeG desGradientenin dieserRichtung.



5.6. VERZERRUNGSFREIEMR-SEQUENZEN 69

0

0.1

0.2

0.3

0.4

0.5

0.6

0.7

0.8

0.9

0 2 4 6 8 10 12 14 16 18 20

m
ax

. F
eh

le
r 

in
 m

m

Gradientenstärke Gx

Abbildung5.14:FehlerdurchAnnahmevon idealen,linearenGradientenfeldernwährendderVerzeich-
nungsanalyse.Dargestelltist dermaximaleFehlerin Abhängigkeitvon derGradientensẗarke,derdurch
die Annahmevon idealenGradientenfeldernwährendderVerzeichnungsanalyseunddamitsp̈aterauch
bei derVerzeichnungskorrekturzuerwartenist.

Für eine Verzerrungsanalysesind nur die BereichedesDatensatzesvon Interesse,in denensich der
Vordergrund,d.h. der PatientoderauchbeispielsweiseMarker, befinden.In diesenBereichdefinieren
wir die maximaleAbweichungmax∆B vonderB0-Feldsẗarkeals

max∆B � max
x m Vordergrund

6B � x 	 � B0 6 � (5.44)

Die Ursachefür die Verzeichnungensindallerdingsnicht nurdie AbweichungenvonderB0-Feldsẗarke,
sondernauchderUmstand,daßdie SẗarkederAbweichungenvon der jeweiligenPositionabḧangt.Die
Dif ferenzdiffB zwischendengrößtenundkleinstenWert derFeldsẗarkeergibt sichals

diffB � max
x m Vordergrund

B � x 	 � min
x m Vordergrund

B � x 	 (5.45)

Wie ausdenBetrachtungenin Kapitel5.4ersichtlichist,gilt im allgemeinendiffB � max∆B. Kommenal-
lerdingsImplantateausMetall in dasAufnahmevolumenhinein,sogilt diffB h max∆B. Der Grunddafür
liegt in der paramagnetischenEigenschaftdesMetalls (χ h 0), die eine lokale Erhöhungder Magnet-
feldsẗarke(∆B h 0) bewirkt. Dagegenführt derDiamagnetismusder Gewebe(χ � 0) zu einerlokalen
Verringerung(∆B � 0) derFeldsẗarke.

EineSequenzkannals geometrischverzerrungsfreibetrachtetwerden,wenndie maximaleVerzer-
rungin jederRichtunggeringerist alsdie Hälfte derVoxelgrößein dieserRichtung.Für eineRichtung
mit Voxelgrößed undGradientensẗarkeG heißtdassomit

diffB

G � 1
2

d � (5.46)

Die Ungleichunggilt nicht für Richtungen,in denendie Ortskodierungmittels einerPhasenkodierung
desEchoserfolgt. In dieserRichtungtritt aufgrundder OrtskodierungkeinegeometrischeVerzerrung
auf.

Damit läßtsicheineverzeichnungsfreieSequenzwie folgt definieren:
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Sequenz1 Sequenz2 Sequenz3

Sequenztyp 2D 2D 3D

Phasenkodierung Spalte Spalte Zeile

∆x �mm� 0,9763 0,9763 1,0156

∆y �mm� 0,9763 0,9763 1,0156

∆z �mm� 3,3 3,3 1,0

Gx � mT
m � - - 18,0666

Gy � mT
m � 6,1403 3,3314 -

Gz � mT
m � 8,1551 8,1551 1,8744

Tabelle5.4:VoxelgrößenundGradientensẗarkenvondreibetrachtetenMR-Sequenzen.Die Schichtrich-
tungist diez-Richtung,dieZeilensindin y- unddieSpaltenin x-Richtungangeordnet.∆x � ∆y � ∆z bezeich-
netdieVoxelgrößen,Gx, Gy undGz dieGradientensẗarken.Die Gradientensẗarkenfür diephasenkodierte
RichtunginnerhalbeinerSchichtsindnichtangegeben.

Sequenz1 Sequenz2 Sequenz3

x-Richtung �mm� 0 0 0,371

y-Richtung �mm� 1,091 2,011 0

z-Richtung �mm� 0,822 0,822 0

Tabelle5.5:BerechnetemaximaleVerzerrungenderVoxel amdistalenFemurfür dieMR-Sequenzenbei
derberechnetenDif ferenzvondiffB � 6 � 7µT

Definition 5.1 EineMR-Sequenzheißtgeometrischverzeichnungsfrei, falls für jederäumlicheRichtung
gilt:

1. Die Ortskodierungin dieserRichtungerfolgtdurch einePhasenkodierungdesEchos.Oder

2. dieräumlicheRichtungerfüllt die Ungleichung(5.46).

Für dieAufnahmendesdistalenFemursexistierendreiMR-Aufnahmenmit bekanntenVoxelgrößenund
Gradientensẗarken.Sie könnenTabelle5.4 entnommenwerden.Der ersteund dritte Datensatzdieser
TabellekambereitswährendderRegistrierungin Kapitel 4.4alszu registrierenderDatensatz(Sequenz
1) bzw. alsMR-Referenzbild(Sequenz3) zumEinsatz.

Die BerechnungderAbweichungenvon derB0-Feldsẗarkefür dendistalenFemurim Kapitel 5.4.1
führtaufeineDif ferenzdiffB � 6 � 7µT. DiedarausentstehendenVerzerrungenfürdiedreiMR-Sequenzen
werdenentsprechendderGleichungen(3.22,3.26)berechnetundsindin Tabelle5.5aufgezeigt.

Für dieersteSequenzsindin z-RichtungVerzeichnungenvonbiszu0,822mmundin y-Richtungbis
zu 1,091mm zu erwarten.Die halbeVoxelgrößedieserRichtungenliegt bei 1,65mm bzw. 0,488mm.
Demnachsindin dery-RichtungbemerkbaregeometrischeVerzeichnungenvorhanden.Daßdiesewirk-
lich auftreten,ist durchdie Registrierungauf einemCT-Datensatzmit eineraffinen Abbildung (Kapi-
tel 4.4)belegt.
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DiezweiteSequenzhatVerzeichnungenin derz-Richtungvonbiszu0,822mmundin dery-Richtung
vonbiszu2,011mm.Die HälftederVoxelgrößein diesenRichtungenbetr̈agt1,65mmsowie0,488mm.
Demnachsindwiederumin dery-RichtungbemerkbaregeometrischeVerzeichnungenvorhanden.Diese
könnenebenfallsdurcheineRegistrierungbelegt werden.

BeiderdrittenSequenztritt lediglichin derz-RichtungeineVerzerrungvonbiszu0,371mmauf.Die
halbeVoxelgrößedagegenbetr̈agt1,0 mm. Damit solltendie Verzerrungennicht bemerkbarsein.D.h.,
die Sequenzist verzerrungsfrei.Dieskannin derTat experimentellnachgewiesenwerden.Sowohl eine
RegistrierungaufderCT-Aufnahmemit affinerAbbildungführtaufSkalierungsfaktoren,die identisch1
sind,alsauchdie VerwendungeinerrigidenAbbildungergebenkeinerleiRegistrierungsfehler.

ZuletzterfolgtnocheineBetrachtungdervon Martelet.al. [75] vorgestellten,verzerrungsfreienSe-
quenz.In diesemArtikel wird eine3D-MR-Sequenzmit einemSchichtwahlgradientenvon 3,74mT/m,
einemPhasenkodiergradientenvon21,0mT/mundeinemFrequenzkodiergradientenvon11,5mT/mver-
wendet.Sieberichtenvon einerVerzerrungvon 0 � 70 � 0 � 42mmbei MR-Aufnahmender Wirbels̈aule.
DieseWertewurdenanhandvon Markern,die an der Wirbels̈aulebefestigtwaren,gemessen.Bei un-
serenBetrachtungendieserKörperregion (Kapitel 5.4.2) führtedie Berechnungder Abweichungvom
statischenMagnetfeldim Bereichder Wirbels̈auleauf eineAbweichungvon ∆B � 3 � 4µT. Aufgrund
der 3D-Sequenzist sowohl die Schicht-als auchdie Phasenkodierrichtungverzerrungsfrei.In der fre-
quenzkodiertenRichtungtritt mit diesenWerteneineVerzerrungvon 0,32 mm auf. Der größereWert
von Martel et. al. begründetsichmit dernicht starrenWirbels̈aule,die ihre Form zwischendeneinzel-
nenMessungengeringf̈ugigver̈anderthat[75]. DennochwurdendurchdieseSequenzdiegeometrischen
Verzerrungenminimiert.

Allerdings ist espraktischoft unmöglich, solchespeziellkonstruiertenSequenzenzu verwenden.
Der Gründedafür sind:

• Die AuswahldesSequenzerfolgt zumeistunter diagnostischenGesichtspunkten.Die Gradien-
tensẗarkeergibt sichimplizit ausdengewünschtenSequenzeigenschaften.

• Die Wurzel desSignal-Rausch-Abstandesist umgekehrtproportionalzur Gradientensẗarke.Das
heißt,einehoheGradientensẗarkeführtzu einerVerschlechterungderBildqualität.

Außerdemkann die ExistenzeinesImplantatsim Aufnahmevolumenzu sehrstarkenAbweichungen
von der statischenMagnetfeldsẗarkeführen.So ergab die Berechnungder Feldsẗarkean einemdista-
len Femurmit ImplantateinesehrgroßeDif ferenzdiffB. Von dieserSeitebetrachtet,existierenzwar
verzerrungsfreieSequenzen,ihr praktischerEinsatzkannabernicht garantiertwerden.Daherist eine
Verzeichnungskorrekturunumg̈anglich.
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Kapitel 6

GeometrischeKorr ektur von MR-Daten

NachdemsichdasletzteKapitelmit derBerechnungderFeldverteilungim ScannerundderAnalyseder
geometrischenVerzeichnungenbescḧaftigt hat,ist derGegenstanddiesesAbschnittesdie geometrische
KorrekturderMR-Daten.

6.1 Grundlagen

Wie manim letztenKapitelerkennenkann,sindMR-AufnahmenvommenschlichenKörpergeometrisch
verzeichnet.Die Verzeichnungensindkritischfür denEinsatzderDatenin einerorthop̈adischenNaviga-
tionsumgebungundmüssendaherkorrigiert werden.Bereitsin [13] wird ein Ansatzangesprochen,der
eineSimulationderMR-AufnahmeaufdemverzerrtenDatensatzdurchf̈uhrt.

Aus Kapitel 3.4 wird ersichtlich,daßbei einer Magnetfeldinhomogenität ∆B und einer Gradien-
tensẗarkeG die SẗarkederVerschiebunggleich ∆B� G ist. Dies betrifft die frequenzkodierteräumliche
Richtungundin 2D-MR-Sequenzenauchdie Schichtwahlrichtung.PhasenkodierteRichtungensindfrei
vonsolchenVerzeichnungen.Mit diesenKenntnissenist esmöglich,ausdemunverzerrtenDatensatzbei
KenntnisderMagnetfeldverteilungim ScannerundderSequenzparameterdiegeometrischenVerzerrun-
genzuberechnen.

Die KenntnisderMagnetfeldinhomogenitätanjedemVoxel im Bild ist einenotwendigeVorausset-
zungfür die KorrekturdergeometrischenVerzeichnungen.Für dieBestimmungdieserInhomogeniẗaten
bietensichdreiWegean:

1. Die BerechnungderFeldverteilungdurchdie numerischeLösungderMaxwellschenGleichung.
Hierbeikönnendie im AbschnittbeschriebenenVerfahrenzumEinsatzkommen.

2. Die ErstellungeinerDatenbank,die für eineReihevonSequenzparameternundFormendie Infor-
mationenüberdie VerteilungdermagnetischenFeldsẗarkeentḧalt.

3. Die MessungderFeldverteilungmittelsspeziellerMR-Sequenzen.

Die einzelnenVerfahrensindGegenstandderfolgendenAbschnitte.

73
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6.2 Korr ektur durch Berechnungder Magnetfeldverteilung

6.2.1 Algorithmen

Die ersteMöglichkeit,die betrachtetwird, ist dieKorrekturdurchdie numerischeBerechnungderFeld-
verteilungim MR-Scanner. Ausgangspunktdafür ist deraufgenommene,d.h.dergeometrischverzerrte
MR-Datensatz.Außerdemwerdendie phasenkodiertenRichtungenund die Gradientensẗarkenin den
restlichenräumlichenRichtungenalsbekanntvorausgesetzt.

Die geometrischeKorrekturdesverzerrtenDatensatzesläuft in folgendenSchrittenab:

1. Zuersterfolgt eineSegmentierungdesDatensatzesin Hintergrund(Luft) und Körpergewebe.In
diesemSchritt kommendie RoutinenausKapitel 4 zur Anwendung.Da sich dieseArbeit mit
demorthop̈adischenBereichbescḧaftigt, könnenLufteinschl̈usseim Körper in denDatens̈atzen
ausgeschlossenwerden.Beispielsweisebei Anwendungenim Kopfbereichwärendie luftgefüllten
Stirnhöhlenzuber̈ucksichtigen.

2. AnschließenderfolgteineZuweisungdermagnetischenEigenschaftenzudenRegionen.DenLuft-
regionenwird einemagnetischeSuszeptibiliẗat von χ � 0 zugewiesen,die Gewebeteileerhalten
einekonstanteSuszeptibiliẗatvon χ �M� 9 � 10� 6. Wir habenbereitsim Kapitel 5.5gesehen,daß
die Fehler, die durchdieseAnnahmeentstehen,sehrklein sindunddamitvernachl̈assigtwerden
können.

3. Die VerteilungdesmagnetischenFeldesim Datensatzwird berechnet.Hierbei kommendie in
Kapitel5.3vorgestelltennumerischenVerfahrenzur Anwendung.

4. AusderKenntnisderFeldverteilungunddamitderMagnetfeldinhomogenitätenkanndieVerschie-
bungjedesVoxelsin jederräumlichenRichtungberechnetwerden.Esist bekannt,daßin räumli-
chenRichtungen,die mittelsPhasenkodierungdesEchosaufgenommenwurden,keinederartigen
Verschiebungenauftreten.In allenanderenRichtungenhabendie Verschiebungendie Sẗarke

∆B
G
�

wobei∆B die lokaleFeldinhomogeniẗatundG die Gradientensẗarkein der jeweiligenräumlichen
Richtungbezeichnet.

5. Die Anwendungder negiertenberechnetenVerschiebungenfür alle drei räumlichenRichtungen
auf jedesVoxel führt zueinemgeometrischkorrigiertenDatensatz.Hierbeikommtesvor, daßdie
berechnetenPositionenderVoxel nichtgenauaufdemGitter liegen,dasdurchdenDatensatzvor-
gegebenwird. DieserfordertdenEinsatzvonInterpolationsverfahren.EinetrilineareInterpolation
ist in demhiervorliegendenFall ausreichend.

Esist zu beachten,daßdie BerechnungderMagnetfeldverteilungauf demverzerrtenDatensatzer-
folgt. Dadurchkannesnaẗurlich zuUngenauigkeitenin derFeldsẗarkekommen.Deshalbwäreeigentlich
ein iterativesVorgehenbei derBerechnungderFeldsẗarkeverteilungunddamitdergeometrischenKor-
rekturvorzuziehen.Ausgehendvon demgeometrischenverzerrtenBild B � 0 � wird dabeieineFolgeB � i �
mit folgendenEigenschaftenaufgebaut:

B � n   1 � � f ¡ B � n � � B � 0 �l¢ und (6.1)

lim
n £ ∞

B � n � � Bgeom¤ korrigiert ¥ (6.2)



6.2. KORREKTURDURCHBERECHNUNGDERMAGNETFELDVERTEILUNG 75

HierbeientstehtB � n   1 � ausB � n � durchdie Funktion f , die die folgendenSchritteausf̈uhrt:

1. DasverzerrteBild B � n � wird in Luft und Gewebesegmentiert.Den einzelnenTeilen werdendie
entsprechendenmagnetischenEigenschaftenzugewiesen.

2. Anschließendwird die magnetischeFeldverteilungberechnet.

3. Mit Hilfe dergeradeberechnetenFeldverteilungwird dasgeometrischverzerrteBild B � 0 � korri-
giert.DasErgebnisist ein Bild B � n   1 � .

Allerdingsist diesesVorgehensehrzeitaufwendigunddamitpraktischnichteinsetzbar. DerFehlerdurch
dasvereinfachteVorgehenwird in derEvaluierungbetrachtet.

6.2.2 Entzerrung einesDatensatzes

Als Beispiel für die geometrischeKorrekturverwendenwir einenMR-Datensatzvom distalenFemur.
Eshandeltsichhierbeiumeine2D-MR-Sequenzmit axialerSchnittdarstellungundPhasenkodierungin
Spaltenrichtung(x-Richtung).DerSchichtwahlgradientbetr̈agtGz � 8 � 1551mT/m, derFrequenzkodier-
gradientGy � 6 � 1403mT/mund die statischeFeldsẗarkedesScannersB0 � 1 � 5T. Die Voxelgrößeist
0 � 976 � 0 � 976 � 3 � 3mm.

Auf diesenDatensatzwurdedasVerfahrenfür die geometrischeKorrekturangewendet.Dasheißt:

1. Segmentierungin GewebeundLuft,

2. ZuweisungeinermagnetischenSuszeptibiliẗatvonχ �@� 9 � 10� 6 für Gewebeundχ � 0 für Luft,

3. numerischeBerechnungderFeldverteilung,

4. BerechnungdesVerschiebungsfeldesfürdievongeometrischenVerzeichnungenbetroffenenräum-
lichenRichtungenund

5. AnwendungdesinversenVerschiebungsfeldesauf dieVoxel.

Die Ergebnissesindin Abb. 6.1dargestellt.

6.2.3 Evaluierung

Die Berechnungder Feldverteilungund der Verzerrungenerfolgt auf dem verzerrtenDatensatz.Da-
durchentstehenFehler, derenGrößenjetztuntersuchtwerden.DieseUntersuchungerfolgtandembereits
währendderVerzeichnungsanalyseverwendetenCT-DatensatzvomdistalenFemur(Abb. 5.7, links).Es
werdendie folgendenSchritteausgef̈uhrt:

• BerechnungdergeometrischenVerzerrung.

– SegmentierungdesDatensatzesin Luft undGewebeundZuweisungdermagnetischenSus-
zeptibilitätenχ � 0 für Luft undχ �@� 9 � 10� 6 für Gewebe,

– BerechnungderFeldverteilung,

– geometrischeVerzerrungdesDatensatzes.
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Abbildung 6.1: Die Schrittefür einegeometrischeKorrektureinesMR-Datensatzes.Oben:originaler,
verzerrterMR-Datensatz(links), Segmentierungin Luft (schwarz)undGewebe(weiß)undZuweisung
derspezifischenmagnetischenSuszeptibiliẗaten(rechts),Unten:die ausderFeldverteilungberechneten
Verschiebungsfelderfür eineräumlichenRichtung(schematisch,links) unddergeometrischkorrigierte
DatensatznachderAnwendungderinversenVerschiebungsfelder(rechts).

• KorrekturdesverzerrtenBildes.

HierbeikommtderbeschriebeneAlgorithmuszumEinsatz.

Durch die BerechnungdesverzerrtenBildes ausdem unverzerrtenDatensatzist für jedesVoxel¦
x � y� z§ die Translationt

¦
x � y� z§ in die räumlichenRichtungenbekannt.Diesesetztsichzusammenaus

einergenerellenTranslationt0 undeinerindividuellenTranslationt i
¦
x � y� z§ für jedesVoxel.

t
¦
x � y� z§ � t0 ¨ t i

¦
x � y� z§ (6.3)

Zu ber̈ucksichtigenist, daßverschiedeneWerte t0 zwarzu unterschiedlichenTranslationenführen.Je-
doch die Verzerrungist am Endeaberimmer dieselbe.Aus diesemGrund mußder t0-Wert geeignet
normiertwerden.

Währendder Korrektur erhaltenwir die mit dem EntzerrungsverfahrenberechneteVerschiebung,
wiederumeineTranslationtK

¦
x � y� z§ . Dieseläßtsichebenfallsals

tK
¦
x � y� z§ � tK © 0 ¨ tK © i ¦ x � y� z§ (6.4)



6.2. KORREKTURDURCHBERECHNUNGDERMAGNETFELDVERTEILUNG 77

0

1

2

3

4

5

6

7

0 2 4 6 8 10 12 14 16 18 20

F
eh

le
r 

in
 m

m

Gradientenstärke Gx

maximaler Fehler
mittlerer Fehler

Fehler vor der Entzerrung

0

0.002

0.004

0.006

0.008

0.01

0.012

0 2 4 6 8 10 12 14 16 18 20

V
ar

ia
nzª

Gradientenstärke Gx

Varianz

Abbildung6.2:Links: Mittlerer (grüneLinie) undmaximalerFehler(roteLinie) bei derVerzeichnungs-
korrektur durch Simulationeiner MR-Aufnahmeauf dem verzerrtenDatensatz.Es wurdenGradien-
tensẗarkenvon 1mT/m bis 20mT/m betrachtet.Zum Vergleich ist der maximaleFehler(blaueLinie)
dargestellt,derohneeinegeometrischeEntzerrungderDatenauftretenwürde.Die Datendazuentstam-
menderBetrachtungin Kapitel5.4.1.Rechts:VarianzdesverbleibendenRestfehlersnachderKorrektur.

schreiben.DerFehlere
¦
x � y� z§ zwischent undtK für ein Voxel

¦
x � y� z§ ergibt sichals

e
¦
x � y� z§ � « t ¦ x � y� z§ � tK

¦
x � y� z§ « (6.5)� « t0 ¨ t i

¦
x � y� z§ � tK © 0 � tK © i ¦ x � y� z§ « (6.6)� « t ¬0 ¨ t i
¦
x � y� z§ � tK © i ¦ x � y� z§ « ¥ (6.7)

t ¬0 wird sobestimmt,daßfür einVoxel
¦
x � y� z§ innerhalbdessichtbarenKörpersim Datensatze

¦
x � y� z§ � 0

gilt. Hierfür wird dasVoxel
¦
nx� 2 � ny� 2 � nz� 2§ in derMitte desDatensatzesverwendet.

Die Evaluierungerfolgt beispielhaftan einer2D- und einer3D-MR-Sequenz.Es erfolgt o.B.d.A.
stetseinePhasenkodierungin y-Richtung.Die x-Richtungist frequenzkodiertmit GradientensẗarkeGx

und die Schichtensind in z-Richtungmit GradientenGz orientiert.Es werdenGradientensẗarkenim
Bereichvon 1 mT/m bis 20 mT/m verwendet.Die Ergebnissesind in Abb. 6.3 für 2D-MR-Sequenzen
undin Abb. 6.2 für 3D-Sequenzendargestellt.EntsprechenddenAusführungenin Kapitel 3 erfolgt bei
3D-MR-Sequenzendie SchichtkodierungebenfallsübereinePhasenkodierung.Damit wird bei diesen
SequenzennurderFrequenzkodiergradientGx variiert.

Betrachtenwir zun̈achstdie Fehler, die bei 3D-MR-SequenzennachderKorrekturverbleiben.Für
diesenSequenztypkanneinmaximalerFehlervon1,41mmbeieinerGradientensẗarkevonGx � 1 � 0mT/m
beobachtetwerden(Abb. 6.2).Der mittlereFehlerbetr̈agt0,091mm bei einerVarianzvon 0 � 011mm2.
Der maximaleFehlersinkt bei steigenderGradientensẗarkebis auf 0,039mm bei Gx � 20 mT/m. Der
mittlereFehlerverringertsichdabeiauf4 � 8 � 10� 3mmbeieinerVarianzvon9 � 10� 6 mm2. Berechnet
mandagegenanhandderin Kapitel 5.4.1berechnetenFeldinhomogeniẗatendie maximalegeometrische
Verzerrungin demDatensatz,soerḧalt manhierfür Wertevon 6,7mmfür Gx � 1 mT/m biszu0,34mm
für Gx � 20 mT/m(blaueKurve in Abb. 6.2).DieseWerteliegendeutlichüberdenmaximalenRestfeh-
lern, die nachderKorrekturderDatenverbleiben.AufgrunddersehrgeringenVarianzauchfür kleine
Gradientensẗarkendürften die maximalenFehlerohnehinnur von einigen,wenigenAusreißernverur-
sachtwerden.Damit bringt die Verzeichnungskorrekturim Falle von 3D-MR-Sequenzeneinedeutliche
Verbesserungim AusmaßdergeometrischenVerzeichnungen.
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Abbildung6.3:EvaluierungderEntzerrungdurchdie SimulationdesMR-Aufnahmeprozessesauf dem
verzerrtenBild. Dargestelltist dermaximaleFehlerim Datensatzfür eine2D-MR-SequenzundGradi-
entensẗarkenim Bereich1 mT/mbis 20mT/m.
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Im Fall von 2D-MR-Sequenzenist eineähnlicheVerbesserungzu beobachten.AufgrundderTatsa-
che,daßin 2D-Sequenzendie geometrischenVerzerrungenin zwei räumlichenRichtungenauftreten,
sollte dasErgebnisnachder Korrekturqualitativ etwasschlechterals für 3D-Sequenzenausfallen.Es
kamenfür den FrequenzkodiergradientenGx und den SchichtwahlgradientenGz Sẗarkenim Bereich
1 mT/m bis 20 mT/m zum Einsatz.Der schlechtesteFall ist für Gx � 1 mT/m und Gz � 1 mT/m zu
erwarten.In diesemFall tretendiestärkstenVerzerrungenauf.Mit denin Kapitel5.4.1ermitteltenFeld-
inhomogeniẗatenist eineVerzerrungvon bis zu 9,48 mm (6,7 mm in jederRichtung)zu erwarten.In
diesemFall hinterläßtdie KorrektureinenmaximalenFehlervon 3,19mm. Der mittlereFehlerbetr̈agt
dagegen0,65 mm bei einerVarianzvon 0 � 32 mm2. Durch steigendeGradientensẗarken,sowohl beim
FrequenzkodiergradientenGx alsauchbeimSchichtwahlgradientenGz, nehmendermaximaleundmitt-
lere Fehlersowie die Varianzab. Bei Gx � 20 mT/m und Gz � 20 mT/m wird ein maximalerFehler
nachderKorrekturvon 0 � 083mmerreicht.Der mittlereFehlerbetr̈agthierbei6 � 5 � 10� 3 mm bei einer
Varianzvon 32 � 10� 6 mm2. ZumVergleichbetr̈agtderFehlervor derKorrektur0 � 47mm.

6.2.4 Verbesserungam BeispielMR/CT-Registrierung

Als Beispielfür die Verbesserungdurchdie geometrischeKorrekturderMR-DatendienteineMR/CT-
Registrierung.Zu der CT-Aufnahmein Abbildung 5.7, links, wurdenweitereMR-Aufnahmenmit be-
kanntenGradientensẗarkenerstellt.Die hier verwendeteAufnahmeist ein 2D-MR-Datensatzmit einer
PhasenkodierungdesEchosin Spaltenrichtung(x-Richtung).Die Gradientensẗarkenbetragenin Fre-
quenzkodierrichtung(y-Richtung) Gy � 3 � 33 mT/m, und der Schichtwahlgradient(z-Richtung) ist
Gz � 8 � 16 mT/m. Die MR-AufnahmewurdeunterVerwendungdesin Kapitel 4.4 erwähntenRegi-
strierungsalgorithmusauf demCT-Bild registriert. Zur AnwendungkameineMI- undeineχ2-basierte
Registrierungmit rigider Abbildung.Zur Evaluierungwurdendie CT- unddie daraufregistrierteMR-
Aufnahmeüberlagert.Die ErgebnissezeigtAbbildung6.4. In der linken Spaltesinddie Ergebnissefür
die RegistrierungdesoriginalenMR-Datensatzesaufgezeigt.Für die rechteSpaltewurdeder geome-
trischkorrigierteDatensatzverwendet.In deroberstenZeile erfolgt eineÜberlagerungdurcheineMit-
telungdereinzelnenGrauwerte.Die kortikaleKnochenstrukturerscheintin derCT-Aufnahmesehrhell,
im MR dagegendunkel.Eswärezuerwarten,daßderhelleBereichausdemCT undderdunkleausdem
MR zur Deckungkommen.Bei VerwendungdesoriginalenMR sind allerdingsam Randder Struktur
dunkleStellenzu erkennen.Dies deutetauf eineFehlregistrierunghin. Die Knochenin beidenBilder
werdennichtgenauaufeinanderabgebildet.Wird dagegendasgeometrischkorrigierteMR-Bild verwen-
det,soverschwindendiesedunklenStellen.Weiterhinist derBereichdesFemurknochensextrahiertund
alsSchachbrettmusterdargestellt(mittlereReihe).Dabeisindbei derÜberlagerungvon originalerMR-
Aufnahmemit demCT FehleramKnochenzuerkennen.NormalerweisemüßtedieKantederSpongiosa
durchgehendsein.Diesist abernichtderFall. NachderKorrekturstimmendieKnochenkantenauchhier
überein.Letztendlichwird eineÜberlagerungderinnerenKortikaliskante,ausCT undMR segmentiert,
dargestellt.Auch hier ist diebesserëUbereinstimmungnachderKorrekturdeutlichzuerkennen.

Nicht zuletztläßtsichdie Verbesserungdurchdie geometrischeKorrekturderMR-Datenauchana-
lytischerfassen.Abbildung6.5zeigtdie MI- undχ2-Kurve für dieMR/CT-Registrierungmit demorigi-
nalenunddemkorrigiertenMR für eineVerschiebungtx entlangderx-Richtung.Die Registrierstellung
wird für eineVerschiebungvon tx � 0 erreicht.BeideWerte,MI undχ2, sindeinMaßfür die Ähnlichkeit
zweierBilder. HöhereWerteentsprechendabeieinerbesserenAnpassung.Hierbei ist zu erkennen,daß
in dieserStellungder MI-Wert im korrigiertenFall um 8% höher ist und der χ2-Wert sogarum 11%.
Demnachwird nachdergeometrischenKorrektureinebessereAnpassungerreicht.
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Abbildung6.4:MR/CT-Registrierungvor (linke Spalte)undnachdergeometrischenKorrekturderMR-
Daten(rechteSpalte).Die rotenPfeile kennzeichnenStellen,an denenderUnterschiedzwischendem
originalenunddemkorrigiertenMR-Datensatzsehrdeutlichzuerkennenist.
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WeiterhinläßtsichderEffekt derKorrekturdurcheineRegistrierungmittelseineraffinenAbbildung
(s.Kapitel4.4)beobachten.Bei einerRegistrierungderoriginalenMR-AufnahmeaufdemCT-Datensatz
erhaltenwir dieSkalierungsfaktorensx � 1 � 00,sy � 1 � 03undsz � 1 � 01.Diesdeutetaufunterschied-
liche GrößendesVolumensentlangdery- undz-Achsehin. In x-RichtungfindetkeineSkalierungstatt.
In dieserRichtungerfolgt einePhasenkodierungdesEchos,und damit sind entsprechendder Theorie
auchkeinegeometrischenVerzeichnungenzuerwarten.Bei derRegistrierungdesgeometrischkorrigier-
tenDatensatzesauf demCT-Datensatzsindalle Skalierungsfaktorengleich1,0.D.h., die Geometrieim
MR-Datensatzstimmtäußerlichmit derGeometriederCT-Aufnahmeüberein.

6.3 ModellbasiertegeometrischeKorr ektur

6.3.1 Grundlagen

Aus derGleichung(5.8)könnendie folgendenFaktenabgeleitetwerden:

• Die Feldverteilungim MR-Scannerist für einunddasselbeObjekttranslationsinvariant.D.h.,wird
dasObjektverschoben,verschiebtsichdasmagnetischeFeldauf genaudieselbeArt.

• ÄhnlicheObjektebesitzeneineähnlicheFeldverteilung.Es ist zu erwarten,daßObjekteim MR-
Scannermit einerähnlichenForm unddamiteinerähnlichenräumlichenVerteilungdermagneti-
schenSuszeptibiliẗatenzueinerähnlichenFeldverteilungführen.

Darausleitet sichdie Ideeab,die geometrischeKorrekturnicht durcheineSimulationdesAufnah-
meprozessesauf demverzerrtenBild durchzuf̈uhren.Stattdessenwerdenfür eineReihegeometrischer
FormendieFeldverteilungenunddieverzerrtenObjekteberechnet.AusdiesenverzerrtenObjektenwird
dasjenigeausgewählt, welchesdem zu entzerrendenObjekt am ähnlichstenist. Von diesemwird die
Verschiebung der Voxel genommenund damit dasgeometrischverzerrteBild korrigiert. Als Vorteil
wird einekürzereRechenzeitundgegen̈uberderBerechnungderFeldverteilungaufdemverzerrtenBild
einegenauereKorrekturerwartet.Es ist zu beachten,daßdie magnetischeFeldverteilungnicht rotati-
onsinvariantist. Ver̈andertsichdie OrientierungdesaufzunehmendenObjektesim Scanner, ändertsich
gleichzeitigdie Feldverteilung.

Der Ansatzerfordert,dasunverzerrteBild, dessenSuszeptibiliẗatsverteilung undMagnetfeldvertei-
lung in einerDatenbankzuspeichern.Die Entzerrungkanndannin denfolgendenvier Schrittenvorge-
nommenwerden:

1. Es werdendie relevantenSequenzparameter(phasenkodierteRichtungen,Gradientensẗarkenin
denübrigenRichtungen,RichtungdesmagnetischenFeldes)bestimmt.

2. Für die in derDatenbankgespeichertenObjektewerdenanhandihrerMagnetfeldverteilungenund
denSequenzparameterndie verzerrtenObjekteberechnet.

3. Die Kontur deszu entzerrendenBildes wird mit denKonturender berechneten,verzerrtenOb-
jekte in derDatenbankverglichen.Dasähnlichstewird ausgewählt und mittels einerelastischen
AbbildungandaszuentzerrendeBild angepaßt.

4. Die inverseVerzerrungwird auf daszu entzerrendeBild angewendet.DasErgebnisist ein korri-
gierterDatensatz.
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Sollte sich in derDatenbankkein ähnlichesBild findenlassen,so erfolgt eineEntzerrungmit demim
Abschnitt6.2 vorgestelltenVerfahren.AnschließendkanndasObjekt in die Datenbankaufgenommen
werden.

Die einzelnenDetailsder modellbasiertenEntzerrungwerdenin dennächstenAbschnittenvorge-
stellt.DazugeḧorenderAufbauunddie Suchein derDatenbanksowie die Anpassunganeineindividu-
elleGeometrie.

6.3.2 Erstellung einer Datenbank

Wir gehenandieserStelledavonaus,daßderDatensatzbereitssegmentiertundin Regionengleicherma-
gnetischerSuszeptibiliẗatunterteiltist. Die DatenbankspeichertdieunverzerrtenGeometrienzusammen
mit ihrenFeldverteilungen.JederEintragin derDatenbankmußdaherfolgendeInformationenenthalten:

• die KonturendereinzelnenRegionen,

• die magnetischenSuszeptibiliẗatenderRegionen,

• die verwendeteFeldsẗarke,

• die Feldverteilungim Scanner.

Die Schrittezur AufnahmeeinesObjektessinddann:

1. DasObjektwird sogedreht,daßdie FeldliniendesMagnetfeldesin einergenaudefiniertenRich-
tungverlaufen(z.B. parallelzurz-Achse).

2. Aus demsegmentiertenBild werdendie KantenzwischenRegionenmit verschiedenenmagneti-
schenSuszeptibiliẗatenextrahiert.Diesist erforderlich,weil dieVerteilungdieserSuszeptibiliẗaten
einenerheblichenEinflußauf die Feldverteilungbesitzt.DieseKanteninformationist gleichzeitig
dasSchl̈usselattribut in derDatenbank.

3. Für die gegebeneSuszeptibiliẗatsverteilung wird für eineFeldsẗarkedie Feldverteilungüberden
Datensatzberechnet.HierbeikönnendieVerfahrenausKapitel 5 Anwendungfinden.

4. EswerdendieKanteninformation,magnetischenSuszeptibiliẗaten,dieverwendeteFeldsẗarkeund
die Feldverteilunggespeichert.

6.3.3 Matching einer individuellen Anatomie

Ist die Datenbankaufgebaut,so kann mit ihrer Hilfe die Feldverteilungfür ein beliebigesObjekt be-
stimmtwerden.Voraussetzungist,daßdasObjektbereitssegmentiertist unddieRegionenverschiedener
magnetischerSuszeptibiliẗatenmarkiertsind.WeiterhinmüssenInformationen̈uberdenSequenztyp,die
phasenkodiertenRichtungenunddie Gradientensẗarkenvorhandensein.

Für die Sucheist es notwendig,daszu entzerrendeObjekt auf die in der Datenbankgespeicher-
tenKonturenzu registrieren.Hierfür könnenVerfahrenzumEinsatzkommen,die ausReferenzenzwi-
schenPunktendieAbbildungsparameterberechnen(z.B.Horn[55]). SinddieReferenzennichtbekannt,
so könnendiesemittels desICP-Algorithmus[67] bestimmtwerden.Beide Verfahrenliefern sowohl
Rotations-alsauchTranslationsparameter.
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Weil die Feldverteilungim Datensatznicht rotationsinvariantist, müssendie gespeichertenKontu-
ren und die Konturendeszu entzerrendenObjektsdieselbeOrientierungbesitzen.Es brauchendaher
lediglich Translationsparameterbestimmtwerden.Habenwir zwei Objektemit Schwerpunktens1 und
s2, soist nachHorn [55] die Translationt, diedenmittlerenquadratischenAbstandallerPunktezu ihrer
Referenzminimiert,als

t � s1 � s2 (6.8)

bestimmt.Hierbei erfolgt eine Abbildung von Objekt 2 auf Objekt 1. DieseBeziehungwird für das
AuffindenderKonturin derDatenbankverwendet.DasAuffindendesObjektesmit derpassendenKontur
geschiehtnachdemAlgorithmusin Abb. 6.6.

Algorithmus zur Aufsuchen einer passenden,unverzerrten Kontur zu einer verzerrten
Kontur c mit einer MR-SequenzMRmit bekanntenParametern.
Gegebenist eineDatenbankmit n Konturen c1 � ¥!¥!¥ � cn von unverzerrtenObjektensowieihre
FeldverteilungB1 � ¥!¥!¥ � Bn.
BestimmungdesSchwerpunktessc derKonturc
for i=1,.. . ,n do

BerechnungderverzerrtenKonturcv zur Konturci mit denSequenzparameternderSequenz
MR

cv � Verzerrt eKontur
¦
ci � Bi � MR§

BestimmungdesSchwerpunktesscv voncv

scv � Schwerpunkt
¦
cv §

BestimmungderTranslationt von c nachcv, die denmittlerenquadratischenAbstanderror
derkorrespondierendenPunkteminimiert

t � Translation
¦
cv � c§

error � MittlererQuadFehler
¦
cv � c � t §

end for
Die Konturmit demminimalstenmittlerenquadratischenFehlerist die gesuchteKontur.

Abbildung6.6:AlgorithmuszumAufsucheneinerpassendenKontur in derDatenbank

NachdemEndederSuchekönnenzweiFälle unterschiedenwerden:

1. IstderkleinstemittlerequadratischeFehlerkleineralseinevorgegebeneSchranke,wird dieKontur
akzeptiert.

2. Andernfallsist die Suchefehlgeschlagen.Eswird mit einerKorrekturdesMR-Datensatzentspre-
chendKapitel6.1fortgefahren.DanachkanndieKonturzusammenmit ihrerFeldverteilungin die
Datenbankaufgenommenwerden.

Wird eineKontur ausderDatenbankakzeptiert,erhaltenwir für jedenPunktdesverzerrtenDaten-
satzesdie VerschiebungunddamitKorrekturinformationen.Eskannjedochvorkommen,daßzwischen
derKonturdeszu entzerrendenObjektsunddergefundenKonturDif ferenzenbestehen.In diesemFall



6.3. MODELLBASIERTE GEOMETRISCHEKORREKTUR 85

mußdie gefundeneVerzeichnungskorrekturangepaßtwerden.Hierzu läßtsich der Thin-Plate-Spline-
AnsatzvonBookstein[17] verwenden.SindeineAnzahlkorrespondierenderPunktegegeben,wird eine
elastischeAbbildungberechnet,die die Punkteaufeinanderabbildet.

Zur AnpassungderKorrekturinformationenwerdendie folgendenSchritteausgef̈uhrt:

1. Die zu entzerrendeKontur wird auf einigewenige,möglichstgleichm̈aßigverteilteStützstellen
ausged̈unnt.Dannwird zujedemPunktdernächstePunktderin derDatenbankgefundenenKontur
(Referenzkontur)gesucht.

2. Eswird eineThin-Plate-Splineberechnet,diediekorrespondierendenPunkteaufeinanderabbildet.

3. Die Thin-Plate-Splinewird auf die Korrekturinformationenangewendet.Wir erhaltendasEntzer-
rungsfeldfür denDatensatz,derzu korrigierenist.

Anschließendkanndie Korrektur der MR-Datenmit denermitteltenKorrekturdatendurchgef̈uhrt
werden.

6.3.4 Evaluierung

Für dieEvaluierungdermodellbasiertenEntzerrungwird in denfolgendenSchrittenvorgegangen:

• Von einemDatensatzwird die äußereKontur extrahiert.(TrennungzwischenLuft undGewebe).
Die Luft bekommteinemagnetischeSuszeptibiliẗatvon χ � 0 zugewiesen,dasGewebevon χ �� 9 � 10� 6. DieserDatensatzwird im folgendenals Testdatensatzbezeichnet.Es wird derselbe
Datensatzwie im letztenAbschnittverwendet.

• Auf diesemDatensatzwird die Feldverteilungberechnet.

• AusdemDatensatzwerdenzweiReferenzdatensätzeerstellt.Der ersteentsteht,indemderDaten-
satzin jederäumlicheRichtungmit demFaktor1 � 02skaliertwird. Derzweiteentstehtdurcheine
Drehungum diez-Achseum 5°. Für beideReferenzdatensätzewird dasMagnetfeldberechnet.

• Die EntzerrungderDatens̈atzeerfolgt mit dembeschriebenenVerfahren.Wir unterstellenhierbei
eine 2D-MR-Sequenzmit Phasenkodierungin y-Richtung.Die verwendetenGradientensẗarken
sind Gx � 1 � ¥C¥!¥ � 20mT/mund Gz � 1 � ¥!¥!¥ � 20mT/m. Der Testdatensatzwird mit diesenParame-
terngeometrischverzerrt.Anschließenderfolgt eineEntzerrung,jeweils mit beidenReferenzda-
tens̈atzen.DerFehlerwird analogdemletztenAbschnittgemessen.

• Weiterhinwird für die GradientensẗarkenGx � 10mT/m,Gz � 10mT/munddenerstenReferenz-
datensatzdie AbhängigkeitderGenauigkeitundderRechenzeitvon derAnzahlder Stützstellen
ermittelt.Eswerden25,50,75,100,200,300,400,500,1000und2000Stützstellenbetrachtet.

Bei der Evaluierungmuß ber̈ucksichtigtwerden,daßder Aufbau der Datenbankschrittweisemit der
AnwendungdesVerfahrenserfolgt. Das führt dazu,daßzu Beginn nur seltenein Datensatzauf eine
bereitsvorhandeneStruktur passenwird und daherdasEinfügenin die Datenbanküberwiegenwird.
Dagegenwird in sp̈aterenPhasensehroft einepassendeKontur gefundenwerden.Insbesondereführt
dieserEffekt dazu,daßdasErgebnisderKorrekturwesentlichvondenbereitsvorhandenenDatenin der
Datenbankabḧangenwird. Für dieseEvaluierungwerdendaherbeispielhaftzwei Referenzdatensätze
verwendet.
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Zunächstschauenwir unsdie AuswirkungderStützstellenanzahlauf die Genauigkeitund die Re-
chenzeitan. Abb. 6.7 zeigt denmittlerenverbleibendenFehler(links) und die gemesseneRechenzeit
(rechts)in Abhängigkeitder Anzahl an Stützstellen.Der Fehlerbetr̈agt 0,031mm bei 25 Stützstel-
len und verringertsich bis auf 0,022mm bei 100 und 0,020mm bei 200 Stützstellen.Eine weitere
ErhöhungderStützstellenanzahlbringtkeineweitereVerbesserung.DerFehlerverbleibtim Bereichvon
0,020mm.Dagegensteigtdie Rechenzeitvon132sbei 25Stützstellenauf11781sbei2000Stützstellen.
Bei 100 Stützstellenbetr̈agt sie 420s,bei 200 ist sie 824s.Demnachexistiert bei 100 Stützstellenein
Optimum.Die Genauigkeitverbessertsich mit einerweitererErhöhungder Anzahl nur nochsehrge-
ringfügig,z.B.um 0,002mmbei derErhöhungauf 200Stützstellen.Dagegensteigtdie Rechenzeitsehr
starkan.In denfolgendenVersuchenwird daherdie Anzahlvon 100Stützstellenverwendet.

Bei der Entzerrungmit Hilfe deserstenReferenzbildesist ein maximalerFehlervon 2,87mm bei
Gx � 1mT/mundGz � 1mT/mzubeobachten.DerFehlerwird mit steigendenGradientensẗarkenkleiner
undsinktschließlichauf0,07mmbeiGx � 20mT/m, Gz � 20mT/m. DermittlereFehlerbewegt sichbei
diesenGradientensẗarkenim Bereichvon 0,61mm undsinkt auf 0,007mm. Damit wird in diesemFall
einebessereundgenauereVerzeichnungskorrekturermöglicht alsmit derBerechnungderMagnetfeld-
verteilungaufdenverzerrtenDaten.

Bei der Entzerrungmit Hilfe deszweitenReferenzbildesist ein maximalerFehlervon 4,97 mm
bei Gx � 1mT/m und Gz � 1mT/m zu beobachten.Der Fehlerwird ebenfallsmit steigendenGradien-
tensẗarkenkleinerundnimmtbeiGx � 20mT/m, Gz � 20mT/meinenWertvon0,97mman.Dermittlere
Fehlernimmt Wertezwischen1,15mm bei Gx � 1mT/mundGz � 1mT/man.Er reduziertsichbis auf
0,013mm bei Gx � 20mT/mundGz � 20mT/m.Die Wertesindnicht nur schlechteralsbei derEntzer-
rungmit demerstenReferenzbild.SiesindauchschlechteralsbeiderEntzerrungdurcheineBerechnung
derFeldverteilungauf demverzerrtenBild. Die Erklärungliegt in der EntstehungdesReferenzbildes.
Durch die Drehungvon 5° tritt bereitseineerheblicheÄnderungder Kontur ein, und die Ähnlichkeit
zwischendemzukorrigierendemBild undderReferenzist zugering.

Die beidenExperimentehabengezeigt,daßdie modellbasierteKorrekturzu einerhöherenGenau-
igkeit bei geringererRechenzeitführenkann.Die Zeit betr̈agtbei denverwendeten100Stützstellenca.
7 Minutenundist unabḧangigvon derkonkretenAuflösungdesDatensatzes.Die BerechnungdesMa-
gnetfeldesaufdenverzerrtenDatenben̈otigt dagegenca.10 Minutenundkannsichbei hochaufgel̈osten
Datens̈atzenentsprechendverlängern.Die GenauigkeitdermodellbasiertenEntzerrunghängtjedochwe-
sentlichvon denReferenzdatenin derDatenbankabundkannunterUmsẗandenschlechterseinalsbei
derMagnetfeldberechnungaufdenverzerrtenDaten.Als Vorteil desVerfahrenskannangesehenwerden:

• Wird in der DatenbankeineähnlicheKontur gefunden,ist einesehrschnellegeometrischeKor-
rekturmit einemgeringerenZeitaufwandalsbei derBerechnungderFeldverteilungauf demver-
zerrtenDatensatzmöglich.

• Die modellbasierteEntzerrungkannsehrleicht als verteilteAnwendungimplementiertwerden.
Dabeiwird die Datenbankauf einemsehrschnellenund damit entsprechendteurenServerrech-
nergespeichert.Auf diesemfindet gleichzeitigdie Entzerrungstatt.Die RechnerderAnwender
(Clienten)könnendagegenvergleichsweiselangsamsein.Siedienennur zur Segmentierungdes
Datensatzes.Die Kontur wird zusammenmit denSequenzdatenan denServer übertragen.Dort
findetdie Berechnungstatt.Die KorrekturinformationenwerdenandenClientenzurückgeliefert.
Damit kannmit wenigAufwandeinesehrschnelleMöglichkeitfür die geometrischeKorrekturin
Umgebungenmit vielenAnwendernzurVerfügunggestelltwerden.
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Abbildung 6.7: Auswirkungder Anzahl der Stützstellenin der Referenzauf die Genauigkeitund die
RechenzeitdermodellbasiertengeometrischenKorrekturvon MR-Daten.
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Abbildung 6.8: Mittlerer (links) undmaximalerFehler(rechts)dermodellbasiertenEntzerrungfür die
erste(oben)undzweiteReferenz(unten).
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DasVerfahrenhatjedochauchdie beidenNachteile:

• Die Suchzeitist proportionalzur Größeder Datenbank.Ist die Datenbanksehrgroß,so können
auchdie Suchzeitenentsprechendlängerwerden.Abhilfe kannin diesemFall durchzwei Maß-
nahmengeschaffenwerden:

1. Eswird eineSchrankeerrormin definiert.Bei dererstenKontur, bei derderFehlerkleinerals
dieserWert ist, wird die Sucheabgebrochen.

2. Zu denObjektenwerdeneinfacheFormparameter, wie beispielsweisedie Rundheit,berech-
net.AnhanddieserParameterwird die Datenbankindiziert. Damit könnenzun̈achstgezielt
Objekteausgewähltwerden,die demzuentzerrendenObjektähnlichsind.

• Die SpeicherungderFeldverteilungist sehrspeicherplatzintensiv. DiesesProblemläßtsichdurch
eineKomprimierungder Datenlösen.Es mußeineExtraktionder Feldsẗarkeinformationen,die
für die Suchein derDatenbankben̈otigt werden,erfolgen.Diessind nur die Feldsẗarkenan den
Punktender gespeichertenKonturen.Der Restder Feldsẗarkeverteilungwird komprimiertabge-
speichert.Die Komprimierungkannbeispielsweisemit demFanoansatzoderLZ77-basierterfol-
gen.

6.4 Experimentelle Messungder Feldverteilung

Eine letzte Möglichkeit zur Ermittlung der Feldverteilung im Scannerund damit zur geometrischen
Korrekturder MR-Datenist die experimentelleMessungvon Feldkarten.Auf dieseMöglichkeit wur-
de bereitsin Kapitel 5.3.4eingegangen.Es handeltsich dabeium ein Verfahren,um mittels spezieller
MR-Sequenzendie AbweichungvonderB0-Feldsẗarkeim Scannerdirektzumessen.

Als vorteilhaft ist anzusehen,daßdieseMöglichkeit dasgenauesteVerfahrenfür die Korrekturist.
Es müssenkeine Modellannahmen̈uber die räumlicheVerteilungder magnetischenSuszeptibiliẗaten
gemachtwerden.Als nachteiligist der Punktzu sehen,daßdie Messungstetsmit der Aufnahmedes
MR-Datensatzeserfolgenmuß.DiesführtzueinerVerlängerungderAufnahmezeit.In dieserZeit können
BewegungendesPatientendasErgebnisnegativ beeinflussen.Außerdemist einesp̈atereAufnahmeder
Feldkartenicht mehr möglich. Es würdeerfordern,denPatientensubmillimetergenauim Scannerzu
repositionieren.

6.5 Bestimmungvon Sequenzparametern

Letztendlichist esfür die KorrekturdergeometrischenVerzeichnungennotwendig,die relevantenPara-
meterderMR-Sequenzzu kennen.Dazuzählen:

1. Die Magnetfeldsẗarke desMR-Scanners.Aus den Gleichungenin Kapitel 3.4.2 folgt, daßdie
SẗarkederVerzeichnungenproportionalzurAbweichung∆B von derstatischenMagnetfeldsẗarke
B0 ist. Weiterhin folgt ausKapitel 5.1.2,daßdie Abweichungbei konstantemAufnahmeobjekt
wiederumproportionalzu B0 ist. Aus diesenGründenist esfür eineKorrekturderVerzeichnun-
gennotwendig,die MagnetfeldsẗarkedesScannerszukennen.

2. Die RichtungdesMagnetfeldes.Grunds̈atzlichist esmöglich,dieSchichtrichtungim MR frei und
unabḧangigvon derRichtungdesMagnetfeldesfestzulegen.Für die BerechnungderFeldvertei-
lungunddamitdieKorrekturderVerzeichnungenist dieFeldrichtungrelevant(Gleichung(5.35)).
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3. Die Art (2D oder3D) derSequenz.Wie bereitsin Kapitel3.3erläutert,gibt eseinenwesentlichen
Unterschiedin derArt, wie dieeinzelnenSchichtenin 2D-und3D-MR-Sequenzenkodiertwerden.
Währendin 2D-SequenzendiesüberdasSchalteneinesSchichtwahlgradientenvor derAnregung
der Kerneerfolgt, verwendetdie Schichtkodierungin 3D-SequenzeneinePhasenkodierungdes
Echos.Als Auswirkung tretenin 2D-SequenzengeometrischeVerzeichnungenin Richtungder
Schichtenauf, in 3D-Sequenzenist dieseRichtungverzeichnungsfrei.

4. Die Read-Out-Richtung.In dieserRichtungerfolgt eineFrequenzkodierungdesEchos.Wie in
Kapitel3.4.2aufgezeigt,tretenhier räumlicheVerzerrungenauf.

5. Die Gradientensẗarken.Die SẗarkederVerzeichnungenist umgekehrtproportionalzu denGradi-
entensẗarkenin denbetroffenenRichtungen.Daherist esnotwendig,diesezu kennen.

Für eine Bestimmungder Sequenzparameterkönnendrei grunds̈atzlicheVorgehensweisenunter-
schiedenwerden:

1. Bestimmungausder programmiertenSequenz.Grunds̈atzlichwerdenin einemMR-Scannerei-
ne Anzahl von MR-Sequenzenfest einprogrammiert.Nachdemdie gesuchtenParameterzwar
sequenzabḧangig,aberfür einebestimmteSequenzkonstantsind, kannmandieseausder Pro-
grammierungderSequenzermitteln.Allerdingsist für einenderartigenEingriff in die Internades
ScannereinespezielleSoftwareerforderlich.DieseSoftwarezählt nicht zur Standardausführung
desScannersundmußextra bezahltwerden,sodaßihr Vorhandenseinim allgemeinennicht vor-
ausgesetztwerdenkann.

2. Bestimmunganhandvon Informationen,die zusammenmit demDatensatzgespeichertwerden.
Zusammenmit denBilddatenwerdenim Normalfall InformationenüberdenPatientenund die
technischenundmedizinischenAufnahmebedingungenabgespeichert.Dieseliegen,wie beispiels-
weiseim DICOM-Standard,zusammenmit demDatensatzvor. Esist möglich, ausdiesenInfor-
mationendie Sequenzparameterzu bestimmen.

3. KalibrierungdesScanners.Anhandeinesodermehrererin denAufnahmebereicheingebrachten
Kalibrierphantomemit genaubekannterGeometrielassensich ebenfallsdie Sequenzparameter
bestimmen.

In folgendenwird aufdieeinzelnenMöglichkeitenzurBestimmungderSequenzparametereingegangen.

6.5.1 Auslesenausdem Gerät

Im Normalfall sind in einemMR-ScannereineAnzahl von Sequenzenfest einprogrammiert.Auf die
internenDaten,wie beispielsweisedie Gradientensẗarken,kann nicht zugegriffen werden.Allerdings
wird von denHerstellernzu denScannernoft einezus̈atzlicheSoftwarevertrieben,mit derenHilfe sich
neueSequenzenprogrammierenlassen.Damit ist auchein Zugriff auf die Sequenzparameterunddamit
die GradientensẗarkenallerSequenzenmöglich.

Die Abbildung6.9zeigtzweiAusschnitteeinersolchenSoftwarederFirmaBruker, Ettlingen.In der
Abbildung obenist ein FensterdesTeilesdargestellt,in demdie Sequenzdatenvom Anwendereinge-
stelltwerdenkönnen.DeruntereTeil derAbbildungzeigteinenAusschnitt,in welchemdieVerläufealler
SignaleunddamitauchderdreiGradienten̈uberdiegesamteAufnahmezeitdargestelltist.Eskannzuje-
demZeitpunktderAufnahmedie aktuelleSẗarkeeinesjedenGradientenbestimmtwerden.Gleichzeitig
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kanndarausabgelesenwerden,welcheSẗarkeeinGradientzueinemspeziellenZeitpunkt,alsobeispiels-
weisewährendderSchichtauswahl,hatte.Dassinddie für die geometrischeKorrekturben̈otigtenWerte
derGradientensẗarken.

6.5.2 BestimmungausdenSequenzinformationen

Die BestimmungderSequenzparameterausdenzusammenmit demDatensatzgespeichertenInforma-
tionenist eindeutigalsbevorzugteVarianteanzusehen.Die VorteilediesesVorgehenssind:

• Man ben̈otigt kein WissenüberdenScanner. Die für eineKorrekturderräumlichenVerzeichnun-
gennotwendigenSequenzparameterwerdendirekt ausdem Datensatzausgelesenbzw. ausden
dort gespeichertenInformationenabgeleitet.Deshalbmußauchkein Wissenüberdenverwende-
tenScannervorhandensein.Der Eingriff in dasGer̈at mittelsspeziellerSoftwarekannentfallen.
DiesermöglichtauchdieproblemloseVerarbeitungvonDatens̈atzen,diemit einemfremdenScan-
neraufgenommenworden.

• Esist keineKalibrierungdesScannerserforderlich.Nachdemalle InformationenausdemDaten-
satzabgeleitetwerdenkönnen,kanndie externeBestimmungderParameterentfallen.Insbeson-
dereist esnicht erforderlich,mit Hilfe speziellkonstruierterKalibrierkörperdieseInformationen
aufwendigzubestimmen.

Der DICOM-Standard[1] bietetdie Möglichkeit, Informationenüberdie Sequenzgemeinsammit den
Bilddatenin denDatens̈atzenabzuspeichern.DICOM (Digital ImagingandCommunicationsin Medi-
cine) ist ein Standardmit demZiel, ein einheitlichesFormatfür denAustauschjeglichermedizinischer
Bilddatenzuermöglichen.Er soll alseineeinheitlichePlattformzur IntegrationvonverschiedenenBild-
gebungsmodaliẗaten,alsoauchMR, dienen.DICOM ist der weltweit am meistenverbreiteteStandard
undwird im wesentlichenauchvon allenMR-Scannernuntersẗutzt.

Im DICOM-Standardist deneigentlichenBilddateneinHeadervorangestellt,derdieSequenzeinstel-
lungenentḧalt. Die für unserenZweckdarausben̈otigtenInformationensindin Tabelle6.1aufgef̈uhrt.

Wendenwir unszun̈achstderBestimmungderGradientensẗarkeG in derRead-Out-Richtungzu.Wie
in Kapitel 3.3 dargestelltist, wird ein Gradientgeschaltet,der währendder MessungdesMR-Signals
die Larmorfrequenzabḧangig von der Positionver̈andert.Das Ergebnisist ein Signal, dasauseiner
Vielzahlvon Schwingungenmit verschiedenenFrequenzenbesteht.Die Pixelbandbreite∆ fp gibt dabei
an,welcherFrequenzbereichdurcheinPixel abgedecktwird. DiesentsprichtderDif ferenzzwischenden
LarmorfrequenzenandenPixelrändern.Gleichzeitigist die Pixelgröße∆p bekannt.Diesführt auf

γ
¦
∆p G§ � ∆ fp ¥ (6.9)

Darausfolgt für die Gradientensẗarke

G � ∆ fp

γ ∆p
¥ (6.10)

Ein weitererSchritt ist die Bestimmungder SẗarkedesSchichtwahlgradienten.Sie kann ermittelt
werden,wenn die Bandbreite2 ∆ f desAnregungspulsesbekanntist. In diesemFall ergibt sich der
SchichtwahlgradientG bei bekannterSchichtdicke∆s entsprechendGleichung(3.9)als

G � 2 ∆ f
γ ∆s
¥ (6.11)
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Abbildung6.9: SoftwarebasiertesEinstellenderSequenzdatenundAuslesenderGradientensẗarkenim
MR-Scanner. Mittels spezieller, separatzu kaufenderSoftwareist esmöglich, MR-Sequenzenim Scan-
ner zu programmieren(oben)bzw. die Verläufealler drei Gradientenfelder̈uberdie Aufnahmezeitzu
beobachten(unten).(QuellederAbbildungen:BrukerWebseite[2, 3])
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Tag Beschreibung

MR AcquisitionType Der Wert (2D oder3D) gibt Informationen,ob essich um eine
2D- odereine3D-MR-Sequenzhandelt.

SliceThickness Hiermit wird die DickeeinereinzelnenSchichtgekennzeichnet.

MagneticField Strength Diesist die AngabederstatischenMagnetfeldsẗarkedesverwen-
detenScanners.

Pixel Bandwidth Bezeichnetdie GrößedesSpektrumsverschiedenerLarmorfre-
quenzenfür ein Pixel.

PhaseEncodingDirection Bezeichnet,welcheRichtunginnerhalbderSchichtmittels Pha-
senkodierungdesEchoskodiertwurde.

ImagePositionPatient Mit diesemVektorausdem ° 3 wird die Positionder jeweiligen
Schichtbeschrieben.

ImageOrientationPatient DieseInformation bestehtauszwei Vektorenausdem ° 3. Die
beidenVektorendefinierendie Ebene,in dersichdie Schichtbe-
findet.

Pixel Spacing DieserEintraggibt Informationen̈uberdieGrößederPixel inner-
halbeinerSchicht.

Tabelle6.1:Für dieVerzeichnungskorrekturrelevanteInformationenausdemDICOM-Header.

TypischerweisehatderAnregungspulseineBandbreitevon 2 ∆ f � 1250Hz. DieserWert kannabervon
Scannerzur Scannerverschiedensein.Aus DICOM-Datens̈atzenkanndie Bandbreitenicht bestimmt
werden.DaherkanndieseAnnahmezuFehlernbeiderBerechnungderGradientensẗarkenunddamitzu
Fehlernbei dergeometrischenKorrekturderMR-Datenführen.Aus diesemGrundist die Berechnung
der Gradientensẗarkenausden Informationenim MR-Datensatznur für 3D-MR-Sequenzenmöglich.
Aufgrund dergenanntenProblememußfür 2D-Sequenzenauf andereVerfahrenausgewichenwerden.
EineMöglichkeitist dieKalibrierungderMR-Sequenz,dieim folgendenAbschnittbeschriebenwird. Ei-
neweitereMöglichkeitist,einebestimmte,typischeBandbreiteanzunehmenundzusammenmit demPa-
tienteneinenKalibrierkörperaufzunehmen.Aus KenntnisdergenauenGeometriedesKalibrierkörpers
läßtsichdannüberpr̈ufen,ob die AnnahmederBandbreitekorrektwar.

In derPraxissiehtesmomentanso aus,daßzwaralle eingesetztenGer̈ateihre Datenim DICOM-
Format exportierenkönnen,aberdenStandardnicht vollständigeinhalten.Zum einenexistiereneine
ganzeReiheherstellerspezifischerErweiterungen,die dieselbenInformationenspeichern,abereigene,
vom Standardabweichende,Tagszur Kennzeichnungverwenden.Diesist insofernkritisch,alsdaßdie-
seErweiterungenim allgemeinennicht veröffentlicht sind und damit eineautomatischeBestimmung
der Sequenzparameterzumindestteilweiseverhindern.WeiterhinwerdenunterUmsẗandenauchnicht
alle Informationen̈uberdieSequenzenabgespeichert.Sofehlt beispielsweisedieAngabederPixelband-
breite in sehrvielen Datens̈atzen.Dagegensind die AngabenüberPixelgröße,Schichtdicke,-abstand
und -orientierung,Sequenztyp,phasenkodierteRichtungund B0-Feldsẗarkein allen bislangbekannten
Datens̈atzenvorhanden.

Entsprechend[5] sindzumindestin DeutschlanddieRadiologendazuverpflichtet,alleInformationen
zusammenmit demDatensatzfestzuhalten,dienotwendigsind,umdieAufnahmeuntergenaudenselben
technischenAufnahmebedingungenzu wiederholen.Dies würdedamit auchalle hier ben̈otigtenPara-
meterbetreffen.Allerdingssindvon dieserPflicht für eineunbestimmtëUbergangszeitvor allemältere
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Ger̈atebefreit.

6.5.3 Bestimmungdurch Kalibrierung

Sindauf die beidenbislangbeschriebenenArten keineInformationenüberdie MR-Sequenzzu bekom-
men,müssendie ben̈otigtenGradientensẗarkenübereineKalibrierungdesScannersbestimmtwerden.
Da die Gradientensẗarkenfür ein und dieselbeSequenzkonstantsind, ist die Kalibrierungein einma-
liger Schritt.Wir betrachtendie Kalibrierungzun̈achstfür denFall von 3D-MR-Sequenzenunddarauf
aufbauendfür 2D-MR-Sequenzen.

Ein Kalibrierkörper mit genaubekannterGeometriewird in den Scannergebracht,und von ihm
wird eineMR-Aufnahmeerstellt.AusdenauftretendengeometrischenVerzeichnungenin demMR-Bild
kanndannauf die zu bestimmendenGradientensẗarkengeschlossenwerden.Als Kalibrierkörperwird
ein würfelförmigerKörperverwendet,an dessenEckensich Kugeln (Marker) mit im MR sichtbaren
Materialienbefinden.Der gesamteKörperbestehtausKunststoff.

3D-MR-Sequenzen

In jedemDICOM-Datensatzsindauf jedenFall InformationenüberdenSequenztypunddie phasenko-
dierteRichtunginnerhalbder Schichtenzu finden.Darausläßtsich die räumlicheRichtungermitteln,
in der eine FrequenzkodierungdesEchoserfolgt. Dies ist die Richtung,in der die Gradientensẗarke
bestimmtwerdenmuß.Die Schichtwahlrichtungist in der3D-MR-Sequenzphasenkodiert.

O.B.d.A. erfolgedie Frequenzkodierungin x-Richtung.Der Würfel hat achtEckpunkte
¦
xi � yi � zi § ,

i � 1 � ¥!¥!¥ � 8. Sie erscheinenim MR-Bild an denPunkten
¦
x¬i � y¬i � z¬i § . Diesestehenin folgendemZusam-

menhangmit derReferenzgeometrie:±²³
x¬i
y¬i
z¬i ´\µ¶ � R

¦
φx � φy � φz§ ±²³ xi

yi

zi

´\µ¶ ¨ ±²³ tx
ty
tz

´\µ¶ ¨ ±²³ Bi � B0
G

0

0

´\µ¶ (6.12)

Konkretbedeutetdas:

• Der Kalibrierkörperwird im Scannerplaziert.Der ZusammenhangzwischendemMR- unddem
Referenzkoordinatensystem,in demdie xi, yi und zi gegebensind, läßtsichdurcheineRotation
R
¦
φx � φy � φz§ gefolgt von einer Verschiebung

¦
tx � ty � tz§ T beschreiben.

¦
φx � φy � φz§ beschreibendie

Rotationswinkel,
¦
tx � ty � tz§ T die Translation.

• Auf die Kugeln im Scannerwirkt einegeometrischeVerzeichnungin der x-Richtung.Dieseist,
entsprechendGleichung(3.26),abḧangigvon der lokalenFeldinhomogeniẗat ∆Bi � Bi � B0 und
derGradientensẗarkeG.

Zunächstwerdendie fünf Parameterφx, φy, φz, ty, tz bestimmt.Sinddiesekorrektbestimmt,ergeben
sichdie y¬i undz¬i auf der linken SeitederGleichungexakt ausden

¦
xi � yi � zi § auf der rechtenSeite.Dies

gilt für allePunkte.Die ErmittlungdieserParametererfolgtdurchdie MinimierungdesAusdrucks:

J
¦
φx � φy � φz � ty � tz§ � 8

∑
i · 1 ¡�¸ y¬i � yi ¹ 2 ¨ ¸ z¬i � zi ¹ 2 ¢ ¥ (6.13)

Eine Möglichkeit zur Optimierungist die Bestimmungder Parameterφx, φy, φz, ty und tz durch
einenMinimierer. Hierfür könnenfür die Minimierung von J beispielsweiseder Powells-Algorithmus
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[87] oderder in Kapitel 4 vorgestellteUphill-Simplex-Algorithmus,angepaßtauf eineMinimierung,
zum Einsatzkommen.In allen Fällen ist es notwendig,den Bereich,in dem die Rotationsparameter
gesuchtwerden,einzuschr̈anken.Gehenwir davonaus,daßderKalibrierkörperstetsnäherungsweisemit
derselbenOrientierungim Scannerplaziertwird, so stellt eineBegrenzungvon º φi º¼» 15°� i ½:¾ x � y� z¿
keine Einschr̈ankungdar. Als nachteiligkann sich herausstellen,daßdasvom Optimiererbestimmte
Minimum nurein lokalesist unddie bestimmtenParameternicht die gesuchtensind.

WeitereMöglichkeitensindunteranderemdie direkteBestimmungdergesuchtenParameter, wenn
die KorrespondenzenderPunkte,wie in diesemFall, bekanntsind.Ein derartigesVorgehenwird erst-
malig in Horn [55] vorgestellt.Hierbei werdenfür zwei Mengenvon Punkten¾ pi ¿ und ¾ qi ¿ mit pi �
R
¦
φx � φy � φz§ qi ¨ t die Parameterdirekt bestimmt.Esmußallerdingsbeachtetwerden,daßdie bei Horn

der mittlere quadratischeFehlerüberalle drei Koordinatenberechnetwird. In unseremFall mußdie
x-Koordinatevernachl̈assigtwerden.WeitereVerfahrenbasierenauf demEinsatzvon linearerOptimie-
rung,wie esbeispielsweisebei denKamerakalibrierungenin [44] erfolgt.

AnschließendkönnendieParametertx undG bestimmtwerden.Ein UmstellenderobigenGleichung
nachtx führt aufdenfunktionalenZusammenhang

tx � x¬i �ÁÀÂÃ R ¦ φx � φy � φz§ ±²³ xi

yi

zi

´\µ¶5ÄsÅÆ
x

� ∆Bi

G ¥ (6.14)

DieseKurven schneidensich theoretischfür alle i in genaueinemPunkt.Aus diesemPunkt läßtsich
sowohl der letzteTranslationsparametertx alsauchdie GradientensẗarkeG ablesen.Nur letztereist die
gesuchteUnbekannte.

Aufgrundvon Toleranzenwerdensich in derPraxisdie Kurvennicht in genaueinemPunktschnei-
den.In diesenFall bestimmenwir die Parametert � i © j �x und G � i © j � der paarweisenSchnittpunktezweier
Kurvenfür die Kugelni und j . DergesuchteWertvon tx ergibt sichalsMittelwert

tx � 1
28

8

∑
i · 1 8

∑
j · i   1t � i © j �x (6.15)

aller t � i © j �x derpaarweisenSchnittpunkte.DurchUmstellenderGleichung(6.14)läßtsichaustx für jeden
Marker i einzelndie GradientensẗarkeG � i �x berechnen.Die gesuchteGradientensẗarkeG ist schließlich
derMittelwert allerGradientensẗarkenG � i �

Gx � 1
8

8

∑
i · 1G � i �x ¥ (6.16)

Auf dieseWeiseläßtsichderstörendeEinflußvon kleinerenUngenauigkeitensehrgutbegrenzen.

2D-MR-Sequenzen

Die Kalibrierungfür 3D-MR-Sequenzenkannalsein Spezialfallder2D-Sequenzenangesehenwerden.
Bei 2D-MR-Sequenzenerfolgt die Schichtwahlnicht übereinePhasenkodierung,sonderndurcheinen
Schichtwahlgradientenwährendder Anregung.Dahertretenin dieserRichtungauchVerzeichnungen
auf, und die Kenntnisder Gradientensẗarkeist notwendig.OhneBeschr̈ankungder Allgemeinheiter-
folge die Schichtwahlin z-Richtungunddie Frequenzkodierungin x-Richtung.Im folgendenwird der
Schichtwahlgradientmit Gz undderFrequenzkodiergradientmit Gx bezeichnet.
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Der ZusammenhangzwischendenPunkten
¦
x¬i � y¬i � z¬i § in derMR-Aufnahmeund

¦
xi � yi � zi § ist durch

die Gleichung
±²³

x¬i
y¬i
z¬i ´\µ¶ � R

¦
φx � φy � φz§ ±²³ xi

yi

zi

´\µ¶ ¨ ±²³ tx
ty
tz

´\µ¶ ¨ ±²³ ∆Bi
Gx

0
∆Bi
Gz

´\µ¶ (6.17)

gegeben.Analog der Kalibrierung der 3D-Sequenzenwird hierbei die Positionund Orientierungdes
Körpersim MR-Scannerund der Einfluß der Magnetfeldinhomogenität sowie der Gradientensẗarken
ber̈ucksichtigt.In einemerstenSchrittwerdenwiederdieRotationswinkelφx, φy undφz sowie derTrans-
lationsparameterty in dernicht voneinergeometrischenVerzeichnungbetroffeneny-Richtungermittelt.
DieserfolgtdurcheineMinimierungdesAusdrucks

J
¦
φx � φy � φz � ty § � 8

∑
i · 1 ¸ y¬i � yi ¹ 2 ¥ (6.18)

Die OptimierungdesAusdruckeserfolgtanalogdem3D-Fall. Esist allerdingszubeachten,daßjetztnur
nochdermittlerequadratischeFehlerübereineKoordinateberechnetwird.

AnschließendkannwiederderfunktionaleZusammenhangzwischendenTranslationsparameterntx,
tz unddenGradientensẗarkenGx undGz aufgestelltwerden.Analogdem3D-Fall erhaltenwir hier

tx � x¬i �ÇÀÂÃ R¦ φx � φy � φz§ ±²³ xi

yi

zi

´\µ¶ ÄsÅÆ
x

� ∆Bi

Gx
und (6.19)

tz � z¬i �ÇÀÂÃ R¦ φx � φy � φz § ±²³ xi

yi

zi

´\µ¶ ÄsÅÆ
z

� ∆Bi

Gz
¥ (6.20)

Wie im 3D-Fall könnenauchhierwiederdieParameterpaaretx undGx sowie tz undGz bestimmtwerden.
Die Vorgehensweiseist genaudieselbe.

Evaluierung

Für die Evaluierungnehmenwir einenKalibrierkörperan,an dessenEckensichabwechselndKugeln,
gefüllt mit WasserundGadolinium,einemMR-Kontrastmittel,befinden.Die magnetischenSuszeptibi-
lit ätenbetragenχ � � 9 � 10� 6 für Wasserundχ � 116� 8 � 10� 6 für Gadolinium.Die Kantenl̈ange
desKörpersbetr̈agt 15 cm. Für die PlatzierungdesKörper im Scannerwerdeno.B.d.A. fünf Parame-
ters̈atzefür die Rotations-undTranslationsparameterverwendet.Diesesindin Tabelle6.2aufgef̈uhrt.

Zunächsterfolgt eineEvaluierungdes3D-Falles.Der Körperwird unterVerwendungderfünf Para-
meters̈atzeim Scannerpositioniert.Um die begrenzteGenauigkeitdesScannersundderMittelpunktbe-
stimmungderKugelnnachzubilden,werdendieberechnetenKoordinatenaufdieersteNachkommastelle
gerundet.Die Berechnungerfolgt für GradientensẗarkenGx im Bereichvon1mT/mbis20mT/m. Eswird
stetseineFeldsẗarkevonB0 � 1 � 5T verwendet.

In Abb. 6.10 sind die absolutenund relativen Fehlerfür verschiedeneGradientensẗarkenund alle
fünf Parameters̈atzedargestellt.Esfällt auf,daßdie relativenFehlermit steigenderGradientensẗarkeGx

größerwerden.Der Grundhierfür liegt in derabnehmendenSẗarkedergeometrischenVerzeichnungen
für steigendeGradientensẗarken.Die Verschiebungenwerdengeringer, weshalbdie Kalibrierung mit
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Nr. φx φy φz tx ty tz
1 7° 0° 0° -5 mm 5 mm -2 mm

2 5° -8° 2° 0 mm -4 mm 2 mm

3 5° 2° -9° -15mm 12 mm 6 mm

4 5° 3° -5° 4 mm -4 mm 1 mm

5 -10° 8° 10° 5 mm 8 mm -10mm

Tabelle6.2:Parameters̈atzefür die PositionierungdesReferenzk̈orpersim MR-Scanner
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Abbildung6.10:Absoluter(links) undrelativer Fehler(rechts)derGradientenbestimmungin einer3D-
MR-Sequenz.Gezeigtwird die Abweichungvon der vorgegebenenund zu bestimmendenGradien-
tensẗarkeGx für verschiedeneGradientensẗarkenunddie fünf Parameters̈atze.

größerenFehlernbehaftetist. Trotzdemliegendie relativenFehlerfür alleParameters̈atzeundGradien-
tensẗarkenstetsunter1,42%undinsbesonderefür kleineGradientensẗarkensogarweit darunter.

Für die EvaluierungderKalibrierungvon 2D-MR-SequenzenwerdendieselbenParameterverwen-
det.Die zu bestimmendenGradientensẗarkensindderFrequenzkodiergradientGx undderSchichtwahl-
gradientGz. BeideGradientenwerdenin einemBereichvon1mT/mbis 20mT/mbetrachtet.

DiegraphischeDarstellungderErgebnissefindetsichin Abb. 6.11.Dargestelltist dierelativeAbwei-
chungderGradientensẗarkenGx undGz von denvorgegebenenSẗarken.Die Berechnungerfolgt für alle
fünf Parameters̈atze.Die relativen Fehlerwerdenbei steigendenGradientensẗarkenwiederumgrößer.
Der größtebeobachteteFehlerliegt für alle GradientensẗarkenundParameters̈atzejedochunter1,60%
undist damitnurgeringf̈ugiggrößeralsim 3D-Fall.
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Abbildung6.11:RelativerFehlerderGradientensẗarkenGx (links) undGz (rechts)derGradientenbestim-
mungin einer2D-MR-Sequenz.Gezeigtwird dieAbweichungvondenvorgegebenenundzubestimmen-
denGradientensẗarkenGx undGz für verschiedeneGradientensẗarkenunddie fünf Parameters̈atze.
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Kapitel 7

Intraoperati veRegistrierung

7.1 Ziel

Bis jetzt sinddie folgendenPunkteerledigt:

• DerKnochenist ausdenMR-Datensegmentiertwordenundstehtals3D-Modell zurVerfügung.

• EserfolgteeineKorrekturdergeometrischenVerzeichnungenin denMR-Aufnahmen.

DamitstehtdieGrundlagezurVerfügung,anhandderderchirurgischeEingriff geplantwerdenkann.
Anschließendist esnötig, die Planungauf denPatientenwährendder Operationzu übertragen.Dies
erfolgt durcheineRegistrierungdes3D-Datensatzesmit den intraoperativ gewonnenenFluoroskopie-
aufnahmen.Währenddie erstenSchritteder Segmentierung,VerzeichnungskorrekturundPlanungvor
dereigentlichenOperationerfolgen,ist die RegistrierungalsBestandteilderOperationanzusehen.Da-
mit kommtesbei denVerfahrennicht nur auf die Genauigkeitan,sonderneswerdenweitausstrengere
Anforderungandie Geschwindigkeitunddie Robustheitgestellt.

Wie in AnhangA dargestellt,wird der C-Bogenals Lochkameramodelliert.Ein zus̈atzlich direkt
vor dem BildversẗarkerangebrachterKalibrierkörperdient zum ErfassengeometrischerVerzeichnun-
gen.Weiterhinwird mit demTrackingsystemdie Positionund Orientierungder Kamerawährendder
Aufnahmenbestimmt.Als ErgebnisderKalibrierungerhaltenwir für jedeAufnahme:

• Die PositionundOrientierungderLochkameraim RaumwährendderAufnahme,

• die Brennweite,d.h.denAbstandzwischenKameraundBildebenesowie

• geometrischkorrigierteFluoroskopieaufnahmen.

DieseInformationenwerdenwährendderfolgendenRegistrierungmit denpräoperativen3D-Datenver-
wendet.EinzelheitenzurKalibrierungderKamerasindin AnhangA aufgef̈uhrt.

7.2 Segmentierungder Fluoroskopieaufnahmen

Meistensist eineintraoperative SegmentierungderFluoroskopieaufnahmennotwendig.Dies ist vor al-
lem dannerforderlich,wenn sich die Verfahrenzur Registrierungder präoperativen Planungauf den
intraoperativenFluoroskopiedatenan vorhandenenKantenorientieren.Die KantenkönnenÜbergänge
zwischenderKortikalis unddemWeichgewebebzw. derSpongiosaundderKortikalis sein.

99
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Abbildung 7.1: Fluoroskopieaufnahmendesproximalen(oben)und distalenFemurs(unten).Gezeigt
sindjeweilszweiverschiedeneAufnahmerichtungen.
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Abbildung7.2: Änderungin derKontur der äußerenKortikaliskanteabḧangigvon derKameraposition
amBeispieleinesproximalen(oben)unddistalenFemurs(unten).Gezeigtist die Fluoroskopieaufnah-
me sowie die Kontur (weiß).Die AufnahmensindauseinemCT-DatensatzdesFemursunterVerwen-
dungdesShear-Warp-Verfahrens[63], künstlichberechnetworden.Der C-Bogenwird um die Femur-
schaftachsegedrehtundvon AufnahmezuAufnahmeumjeweils45 Gradweiterbewegt.

Für denintraoperativenEinsatzvon SegmentierungsverfahrenmüssenjedochsehrstrikteAnforde-
rungenandie Zeit unddie Nutzerinteraktiongestelltwerden:

• Die Segmentierungsoll denklinischenAblauf zeitlich möglichstnicht beeinflussen.Aus diesem
GrundmußderverwendeteAlgorithmusautomatischablaufenkönnen.

• Es muß möglich sein,die Segmentierungvon Anwenderzu beeinflussen.Einmal könnenana-
tomischeBesonderheitendafür sorgen,daßvollautomatischeVerfahrenkomplett versagen.Ein
weitererGrundist die Tatsache,daßandieserStelle2D-Projektioneneines3D-Objektesbetrach-
tetwerden.SchonkleineÄnderungin derPositionderKamerazumObjektkönneneineerhebliche
Änderungin der Kontur zur Folge haben(Abb. 7.2). Es ist kaummöglich, in vollautomatischen
VerfahrenalledieseFälle zuber̈ucksichtigen.

AusdengenanntenGründenwird fürdieSegmentierungdasbereitsin Kapitel4 eingesetzteLivewire-
bzw. Livelane-Verfahren[9, 43] verwendet.Problematischist jedochdie relativ schwachausgepr̈agte
Kantezwischender Kortikalis und der Spongiosa.Einerseitsist esdie Kante,die im MR abgebildet
wird. Andererseitsläßtsich dieseKantesehrschwersegmentieren.Die Segmentierungist aufwendig.
Aus diesemGrunderfolgt in unserenAnwendungendie Segmentierungder KantezwischenKortika-
lis und Weichgewebe.DieseKante ist sehrgut ausgepr̈agt und selbstbei Patientenmit krankhaften
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Verfahren Nutzerinteraktion Reproduzierbarkeit Zeitbedarf

manuellePositionierung viel kaum hoch

SegmentierunganatomischerStrukturen mittel bisgering gut gering

automatischePositionierung mittel sehrgut gering

Tabelle7.1: Vergleich verschiedenerAnsätzezur initialen Registrierunghinsichtlichder AspekteNut-
zerinteraktion,ReproduzierbarkeitundZeitbedarfdesAnwenders.

Ver̈anderungder knöchernenStrukturen,beispielsweisedurchOsteoporose,nochgut erkennbar. Eine
Segmentierungmit Livewire bzw. Livelaneist sehrgutmöglich underfordertnurwenigeStützstellen.

Eine weitergehendeAutomatisierungder Segmentierungkann unter Umsẗandennoch durch den
TemplateMatchingAnsatzvon Tagare[106] oderdurchdie Anwendungvon ActiveShapeModels(sie-
he u.a.[10, 38, 39, 101]) erreichtwerden.LetztereserfordertallerdingswährendeinerTrainingsphase
wiederumeinemanuelleSegmentierungderKortikalis.

7.3 Initiale Registrierung

Die gesamteRegistrierungwird in zwei Schritteuntergliedert:die initiale Lagescḧatzungunddie Nach-
optimierung.Die Aufgabeder initialen Lagescḧatzungbestehtdarin,die PositiondesModells im Auf-
nahmeraumnäherungsweisezu bestimmen.Anschließendwird mittelseinerNachoptimierungfür eine
sehrhoheGenauigkeitgesorgt.

Für die initiale PositionierungkommendreiMöglichkeitenin Betracht:

1. Die vollständigmanuellePositionierung.

In diesemFall ist esdie AufgabedesAnwenders,das3D-Modellsoim Raumzuplazieren,daßes
sichmit densichtbarenknöchernenStrukturenmöglichstgutüberdeckt.Die Positionierungerfolgt
in allenFluoroskopieaufnahmen.

2. Die Kennzeichnungbestimmter, klar erkennbareranatomischerStrukturen/Landmarken.

VomAnwenderwerdensowohl währendderpräoperativenPlanungim 3D-Datensatzalsauchin-
traoperativ in denFluoroskopieaufnahmenspezielle,sehrgut zudefinierende,anatomischeStruk-
turensegmentiert.Die Berechnungder initialen Transformationerfolgt anhanddieserdefinierten
Strukturen.

3. EineautomatischeErkennung.

Aus dem3D-Modell undden2D-FluoroskopienwerdeneineReihevon Merkmalenautomatisch
extrahiert.Die BestimmungderinitialenAbbildungsparametererfolgtanhanddieserMerkmale.

In Tabelle7.1 ist ein Vergleich zwischendendrei Möglichkeitendargestellt.Auf die beidenletzteren
gehenwir in denfolgendenAbschnittennäherein.

7.3.1 BestimmunganatomischerStruktur enam proximalenFemur

Betrachtenwir zuerstdenFall desproximalenFemurs(Abb. 7.3). Im 3D-Datensatzund auchauf den
Fluoroskopiensind auf jedenFall der Femurkopf,der Femurhalsund ein Teil desFemurschafteszu
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Abbildung7.3:AnatomiedesFemurs.

erkennen.WeiterhinsolltederTrochanterminor im 3D-Datensatzundin bestimmtenFluoroskopieauf-
nahmenzu erkennensein.Wir gehenvon denfolgendenAnnahmenaus:

• DerFemurkopfentsprichtnäherungsweiseeinerKugel.

• DerFemurhalsläßtsichdurcheinen,vollständigim KnochenverlaufendenTorusbeschreiben.

• DerFemurschaftwird durcheineStrecke,die seinerHauptachsefolgt, beschrieben.

PräoperativePlanung

WährendderpräoperativenPlanungwerdendieseGeometrienzun̈achstim 3D-MR-Datensatzdefiniert.
Zur BestimmungdesFemurkopfeswird in jederSchichtim MR-Bild, in derderFemurkopfzusehenist,
seineAußenkantedurcheinenKreisumschrieben.Ein Kreiswird durchjeweilsdreiPunktedefiniert.Sie
werdensogesetzt,daßdie sichtbareStrukturmöglichstoptimal umschlossenwird. Ist in jederSchicht
desFemurkopfesein solcherKreis eingezeichnet,läßtsich an dieseDateneineKugel anpassen.Aus
demAbstandderKreisezueinander, ihrenRadienundMittelpunktenläßtsichderMittelpunkt undder
Radiusder Kugel scḧatzen.Seiendie Schichtenim 3D-Datensatzaxial orientiert,d.h. zwei Schichten
unterscheidensichdurchihrez-Koordinate.Nehmenwir an,wir habenn Kreisemit Mittelpunkten

¦
xi � yi §

innerhalbeinerSchichtundRadienr i. Aus derSchicht,in dersichein Kreis befindet,erhaltenwir die
dritte Koordinatezi. Gesuchtist derMittelpunkt

¦
xK � yK � zK § T undderRadiusrK derKugel.Betrachten

wir zweibeliebigeKreisei und j mit i � j » n � i Ì� j . Danngilt:¦
zi � zK § 2 ¨ r2

i � r2
K und (7.1)¦

zj � zK § 2 ¨ r2
j � r2

K ¥ (7.2)
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Die SubtraktionderzweitenvondererstenGleichungunddie UmstellungnachzK führt auf

zK � r2
j � r2

i ¨ z2
j � z2

i

2
¦
zj � zi § ¥ (7.3)

Zur BestimmungdesKugelmittelpunkteswerdenalle möglichenKombinationenzwei verschiedener
Kreisebetrachtetunddie z-KoordinatedesMittelpunktesberechnet.zK ergibt sichdannalsMittelwert
aller auf dieseWeisebestimmtenzK-Werte.EbensowerdenxK und yK als Mittelwerte der xi bzw. yi

berechnet.Damit ist derMittelpunktderKugeldurch

xK � 1
n

n

∑
i · 1xi (7.4)

yK � 1
n

n

∑
i · 1yi (7.5)

zK � 2¦
n � 1§ n

n � 1∑
i · 1 n

∑
j · i   1 r2

j � r2
i ¨ z2

j � z2
i

2
¦
zj � zi § (7.6)

definiert.Zur BerechnungdesRadiusderKugelwird ausgenutzt,daßfür jedenKreis i gilt

rK �MÎ ¦ zi � zK § 2 ¨ r2
i ¥ (7.7)

Derauf dieseWeiseberechneteRadiuswird wiederüberalleKreisegemittelt,undesgilt

rK � 1
n

n

∑
i · 1 Î ¦ zi � zK § 2 ¨ r2

i ¥ (7.8)

Obwohlfür dieHerleitungeineaxialeRichtungderSchichtenvorausgesetztwurde,lassensichdieGlei-
chungenauchauf andereSchichtrichtungen(sagittalbzw. koronar)anpassen.

Für die BestimmungdesFemurhalseswird in den entsprechendenSchichtenjeweils die dünnste
Stellemarkiertundin diesePunktmengeein Toruseingepaßt.

Im drittenSchrittschließtsichdie Definition desFemurschaftesan.Proximalundmindestens2 cm
distaldesTrochanterminor werdenauf derFemuroberfl̈achezwei gegen̈uberliegendePunktemarkiert.
Ausbeidengegen̈uberliegendenPunktenberechnetsichjeweilseinEndpunktderStrecke.An dieserStel-
le ist zubemerken,daßsichdie Genauigkeit,mit welcherderFemurschaftbeschriebenwird, wesentlich
vom AbstandzwischendenEndpunktendieserStreckeabḧangt.Im Idealfall wäreder gesamteFemur
im MR-Datensatzzu erkennen.Diesist jedochnur äußerstseltenderFall. Mit derEinschr̈ankung,zwei
Punkteproximal und zwei Punktemindestenszwei Zentimeterdistal desTrochanterminor zu setzen,
solltefür unsereinitiale RegistrierungeineausreichendeGenauigkeiterreichtwerden.

Als Ergebniserhaltenwir eine3D-Geometrie,die denproximalenFemurbeschreibt.Diesewird im
folgendenauchals3D-Referenzgeometriebezeichnet.

Intraoperatives Vorgehen

Intraoperativ werdenzwei oder mehr Fluoroskopieaufnahmender entsprechendenRegion erstellt. In
jederdieserAufnahmenwerdendie folgendenStruktureneingezeichnet(Abb. 7.4,7.5):

• Eswird ein Kreis definiert,derdenFemurkopfumschließt.Dafür werdendreiPunktegesetzt.
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Abbildung7.4:SchematischeDarstellungeinesproximalenFemurs.Die grüneKreis kennzeichnetden
Femurkopf,die gelbeStreckedenFemurhals.Die GeradedurchFemurkopfmittelpunktundFemurhals-
mittelpunktist alsgelbe,gestrichelteGeradeeingezeichnet,die Femurschaftachseals rote,gestrichelte
Gerade.

• Eswird die dünnsteStelleamFemurhalsmittelszweierPunktemarkiert.

• DerFemurschaftwird definiert,indemjeweilszweigegen̈uberliegendePunktedistalundproximal
desTrochanterminor gesetztwerden.Analog der 3D-Planungwird darausdie Streckefür den
Femurschaftberechnet.

DieseGeometrienwerdenin allen2D-Fluoroskopieaufnahmendefiniert.Aufgrunddermodellierten
Lochkameraläßtsichdarauswiederumeine3D-Geometrieberechnen(Abb. 7.6).

Lagescḧatzung

Für die initiale Lagescḧatzungwird die Referenzgeometrieauf diese3D-Geometrieregistriert.Dieser-
folgt in denSchritten:

1. AbbildungderFemurkopfmittelpunkteaufeinander.

2. Rotationum denFemurkopfmittelpunkt,sodaßdieFemurhalsachsen,d.h.diegedachtenGeraden
durchdenFemurkopfmittelpunktundFemurhalsmittelpunktparallelzueinandersind.

3. Rotationum die Femurhalsachse,so daßdie Ebenen,definiertdurchdenFemurkopfmittelpunkt
mit Normalensenkrechtzu FemurhalsachseundFemurschaftachse,parallelzueinandersind.

In diesenSchrittenist ber̈ucksichtigt,daßgeringf̈ugigeToleranzenzu leicht unterschiedlichenGeome-
trien führenkönnen.
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Abbildung7.5:Femurkopf(grün), -hals(gelb)und-schaftachse(rot) eingezeichnetin Fluoroskopieauf-
nahmenvomproximalenFemur.

Abbildung7.6:Aus zwei 2D-Fluoroskopieaufnahmenrekonstruierte3D-GeometriedesproximalenFe-
murs
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Abbildung 7.7: Initiale Registrierunganhandder nutzerdefiniertenStrukturenam proximalenFemur.
Dargestelltist der projizierteUmriß desregistrierten3D-Oberfl̈achenmodellsder präoperativ segmen-
tiertenSpongiosa(weißeKontur)unddie äußereKortikalis in denFluoroskopieaufnahmen(blaueKon-
tur).

Evaluierung

Im folgendenschließensich jetzt Betrachtungenzur EvaluierungdiesesVerfahrensan.Dabeiwird auf
drei PunkteRücksichtgenommen:die Genauigkeit,die Reproduzierbarkeitund der AufwanddesAn-
wenders.Mit derGenauigkeitwird bewertet,wie starkdie zu erwartendenAbweichungenvon derRe-
gistrierstellungsind.Die Reproduzierbarkeitist ein Maß dafür, in welchenUmfangsichdieselbenEr-
gebnissebei wiederholtenAnwendungenwiedereinstellen.Weiterhinwird damit gemessen,wie stark
sichdieErgebnissevonverschiedenenAnwendernuntereinanderunterscheiden.Mit demAufwandwird
derzus̈atzlichepräoperative und intraoperative ZeitbedarfderAnwenderzur Definition derStrukturen
gemessen.

Zu diesemZweckwurdeeineUmgebunggeschaffen, in derderAnwenderdie Planungvornehmen
kann.Vonfünf verschiedenenproximalenFemurawurdenjeweilseinCT- undeinMR-Datensatzerstellt.
Die MR-DatenwurdennacheinergeometrischenKorrekturaufdenjeweiligenCT-Datenregistriert.Wei-
terhinwerdenausdenCT-DatendigitaleFluoroskopieaufnahmenerstellt,d.h.durcheineSimulationdes
Röntgenger̈atesberechnet.Hierzu definierenwir eineLochkamera,die den realenFluoroskopeinstel-
lungenentspricht.Aus jedemCT-DatensatzwurdeeineReihevon künstlichenFluoroskopieaufnahmen
generiert.ZwischendeneinzelnenAufnahmenwurdedie Kamerabzw. dasObjektgedreht,sodaßwir
eineReihevonmöglichstrealenBedingungenentsprechendenFluoroskopienerhalten.Die Kenntnisder
KameraeinstellungenundderAbbildungderMR- aufdieCT-Datenergibt gleichzeitigdieReferenzzwi-
schendemMR-Datensatzund denFluoroskopieaufnahmen.Dieseist für die sp̈atereAuswertungder
Genauigkeitsehrwichtig.

Die auftretendenRotationenbeiderPositionierungdesFemurswährendderOperationkönnendurch
dreiWinkel beschriebenwerden:

• In AbhängigkeitvonderLagedesPatiententritt eineDrehungumdieFemurschaftachseauf.Diese
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Rotationwird im wesentlichendurchdieLagedesFußesbestimmt(nachaußengekippt,usw.). Der
entsprechendenWinkel wird im folgendenmit φ1 bezeichnet.

• Für verschiedeneFluoroskopieaufnahmenwird oft nicht derC-Bogenbewegt, sondernderFemur
gedreht.DiesesentsprichteinerRotationumdie FemurhalsachseumeinenWinkel φ2.

• WeiterhinkönnenRotationenum eineAchseauftreten,die senkrechtauf Femurhalsachsesteht
undparallelzurBildebenederKameraist. DieserDrehwinkelwird mit φ3 bezeichnet.

Für die Evaluierungwerdendie folgendenWinkelkombinationenverwendet:

φ1 0° -30° -15° 15° 30° 0° 0° 0° 0° 0° 0° 0° 0° 0° 0°

φ2 0° 0° 0° 0° 0° 30° 45° 60° 75° 90° 105° 75° 75° 75° 75°

φ3 0° 0° 0° 0° 0° 0° 0° 0° 0° 0° 0° -30° -15° 15° 30°

Damiterhaltenwir von jedemDatensatz15 Fluoroskopieaufnahmen.
In derbeschriebenenUmgebungwurdesowohl die präoperativealsauchdie intraoperativePlanung

von fünf verschiedenenPersonenvorgenommen.Die präoperative Planungim 3D-MR-Datensatzwird
hier nur amRandevaluiertundwurdedaherauchnur einmalvon jedemAnwenderin jedemDatensatz
vorgenommen.DesweiterenhatjederAnwenderin jederFluoroskopieaufnahmedieanatomischenStruk-
turenzweimalmit einemzeitlichenAbstandvonca.einerWochedefiniert.DurchdenzeitlichenAbstand
ist ein Lerneffekt weitestgehendauszuschließen.Ausgewertetwurdesowohl die Genauigkeitund Re-
produzierbarkeitin den2D-FluoroskopieaufnahmenalsauchGenauigkeitder initialen Lagescḧatzung.
Die Auswertungerfolgt für jedesBild, d.h. jede2D-Fluoroskopieaufnahmebzw. jeden3D-Datensatz,
einmalgemeinsamfür alle Nutzerund einmalgetrenntfür jedenAnwender. Abständewerdenin den
2D-Fluoroskopieaufnahmenin Pixeln,ansonstenin Millimetern angegeben.Insgesamtwerdenjedesmal
die folgendenPunkteausgewertet:

• Aus allen FemurkopfmittelpunkteneinesBildes wird ein Mittelpunkt berechnetund darausder
maximaleAbstandallerFemurkopfmittelpunktevondiesemMittelpunkterrechnet.Weiterhinwird
ausallenFemurkopfradienein mittlererRadiuserrechnetunddarausdie maximaleAbweichung
aller Radienvon diesemMittelwert bestimmt.Wir erhaltenfür jedesBild jeweils einenWert für
Femurkopfmittelpunktund-radius.VondenWertenüberalleBilder wird derminimaleundmaxi-
maleWert,derMittelwert unddie Varianzbestimmt.

• Auf dieselbeWeisewird ausallenFemurhalsmittelpunktenund-radienein Mittelpunktbzw. mitt-
lererRadiusunddarausdie maximaleAbweichungberechnet.Es werdenwiederminimalerund
maximalerWert sowie derMittelwert unddie Varianzermittelt.

• WeiterhinwerdendieFemurschaftachsenbetrachtet.Eswird dermaximaleWinkel berechnet,den
zwei definierteFemurschaftachsenin einerFluoroskopieaufnahmehaben.Von allenWertenwird
wiederMinimum undMaximum sowie Mittelwert undVarianzüberalle Datenbzw. Datens̈atze
angegeben.

• Weiterhinwird derZeitbedarfeinesjedenAnwendersgemessen.

• Letztendlicherfolgt eineAnalyseder GenauigkeiteinerRegistrierunganhanddieserdefinierten
Strukturen.Bewertetwerdendie rotatorischeundtranslatorischeAbweichung.
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Die ErgebnissekönnendenTabellen7.2,7.3und7.4 entnommenwerden.Der Femurkopfläßtsich
demnachsehrgut reproduzieren.Alle betrachtetenPersonenkamenauf eineAbweichungdesMittel-
punktesvon maximal6,4Pixeln unddesRadiusvon ca.3,8Pixeln. Ähnlich gut ist die Reproduzierbar-
keit für denFemurhalsradius.DagegentretenbeimFemurhalsmittelpunktschongrößereAbweichungen
auf, sowohl intra- als auchinterpersonell.Bei Femurschaftachsesind ebenfallsgroßeAbweichungen
zu betrachten.So liegt der maximaleWinkel zwischenzwei Achsenfür alle Anwenderbei ca. 70°.
Selbstintrapersonellist einemaximaleAbweichungvon noch ca. 41° zu beobachten.Zusammenfas-
sendläßtsichsagen,daßderFemurkopfvon allenAnwendernsehrpräzisedefiniertwerdenkann.Die
intra- undinterpersonellenDif ferenzensindgeringundunterscheidensichnicht. Dagegenist beimFe-
murhalsmittelpunktundderFemurschaftachseeinesehrgroßeAbhängigkeitvom jeweiligenAnwender
festzustellen.Bei derFemurschaftachsesindsogardie Abweichungenbei verschiedenenVersuchenein
unddesselbenAnwendersunterUmsẗandensehrgroß(bisca.40°),eineguteReproduzierbarkeitist hier
nichtbei allenNutzerngegeben.

Verwendenwir nun dieseDatenfür die initiale Lagescḧatzung,so erhaltenwir die in Tabelle7.5
aufgef̈uhrtenErgebnisse.Weitgehendunabḧangig von den Winkeln zwischenden Bilder betr̈agt der
rotatorischeFehlerim Durchschnittca. 3-4°. Die translatorischeAbweichungbetr̈agt durchschnittlich
1,5-2mm.

Die ben̈otigteZeit für die präoperative Planunglag je nachAnwenderzwischenzwei und fünf Mi-
nuten.Die intraoperativePlanungben̈otigt ca.30SekundenproBild.
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Femurkopfmittelpunkt Femurkopfradius

Nr. Min. Max. Mittelwert Varianz Min. Max. Mittelwert Varianz

1 0,04 3,86 1,41 0,71 0,02 1,96 0,61 0,20

2 0,14 5,00 1,67 1,11 0,00 3,82 0,92 0,64

3 0,11 6,40 2,03 1,46 0,01 3,06 0,94 0,59

4 0,24 5,71 1,56 0,99 0,01 2,25 0,79 0,26

5 0,20 5,94 1,98 1,42 0,00 3,45 1,13 0,64

gesamt 2,15 9,02 5,38 2,19 1,29 5,98 2,90 1,01

Tabelle7.2: Genauigkeitund ReproduzierbarkeitderDefinition desFemurkopfesin 2D-Fluoroskopie-
aufnahmen.Angabenin Pixeln.

Femurhalsmittelpunkt Femurhalsradius

Nr. Min. Max. Mittelwert Varianz Min. Max. Mittelwert Varianz

1 0,35 8,14 2,90 3,90 0,03 2,82 0,76 0,40

2 0,25 9,03 1,92 2,43 0,00 4,57 0,67 0,51

3 0,25 11,50 3,78 6,72 0,08 8,04 1,44 1,72

4 0,35 16,65 3,23 7,69 0,01 4,95 1,12 1,08

5 0,25 10,08 3,50 6,21 0,00 6,85 1,29 1,51

gesamt 6,15 33,81 15,47 31,38 1,41 15,71 4,68 6,61

Tabelle7.3: Genauigkeitund Reproduzierbarkeitder Definition desFemurhalsesin 2D-Fluoroskopie-
aufnahmen.Alle Angabensindin Pixeln.

Femurschaftachse

Nr. Min. Max. Mittelwert Varianz

1 0,00 17,11 3,96 16,07

2 0,14 41,04 11,56 146,42

3 0,13 40,28 7,44 65,80

4 0,13 15,26 3,66 13,64

5 0,04 39,62 4,52 38,30

gesamt 8,27 70,04 29,71 184,17

Tabelle7.4:GenauigkeitundReproduzierbarkeitderDefinitionderFemurschaftachsein 2D-Fluorosko-
pieaufnahmen.Angabenin Grad.



7.3. INITIALE REGISTRIERUNG 111

Winkel rotatorischeAbweichung translatorischeAbweichung

Durchschnitt Varianz Maximum Durchschnitt Varianz Maximum

30° 3,28° 0,48° 4,37° 1,68mm 1,02mm 3,06mm

45° 3,84° 1,34° 4,87° 1,70mm 0,90mm 3,30mm

60° 4,32° 0,39° 5,09° 1,40mm 0,47mm 2,20mm

75° 4,00° 1,42° 2,20° 1,57mm 0,53mm 2,56mm

90° 4,26° 0,53° 5,12° 1,95mm 0,25mm 2,56mm

Tabelle7.5:FehlerbeiderinitialenLagescḧatzungamproximalenFemur, ermitteltüberfünf Datens̈atze
undfünf Testpersonen,unterteiltnachdemWinkel zwischendenAufnahmenrichtungenderBilder.
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7.3.2 AutomatischeLagescḧatzungam proximalenFemur

Bislang werdendie anatomischenRegionenvon Hand eingezeichnet.Der Nachteil diesesVorgehens
bestehtdarin,daßeseinenzus̈atzlichenZeitaufwandfür denAnwenderbedeutet.Dabeiwird derKno-
chenbereitspräoperativ inklusive dieserRegionensegmentiert.Ein weitererWeg bestehtdaherin der
automatischenErkennungder relevantenStrukturenundihre Markierungbasierendauf dieserSegmen-
tierung.Falls eineintraoperative Segmentierungder äußerenKortikalis in denFluoroskopieaufnahmen
stattfindet,wie siewährendderNachoptimierungerforderlichist, kannebenfallsaufdaszus̈atzlicheEin-
zeichnenvon Femurkopf,-halsund -schaftverzichtetwerden.Mit diesemProblemwird sich der nun
folgendeAbschnittbescḧaftigen.

Intraoperative Planung in den Fluoroskopieaufnahmen

Zunächstwird die intraoperative Definition der Strukturenin denFluoroskopieaufnahmenbetrachtet.
Wenngleichin derzeitlichenAbfolge zuvor die präoperative Planungin den3D-MR-Datenkommt,so
kanndie automatischeErkennungvon Femurkopf,-halsund-schaftin 3D-Datenauf denFall von 2D-
Datenzurückgef̈uhrt werden.Es wird jetzt davon ausgegangen,daßeine Segmentierungder äußeren
Kortikalis bereitsvorhandenist. Dieseist eineMenge ¾ pi ¿ Ni · 1 von N Punktenpi ½<° 2. Dannwerdendie
Strukturenin genauderReihenfolgeFemurkopf,FemurhalsundzuletztFemurschaftdefiniert.

Die DefinitiondesFemurkopfesbestehtin derAufgabe,denMittelpunktm ½Ñ° 2 undRadiusr eines
Kreiseszu bestimmen,der den Femurkopfoptimal umschließt.Dies erfolgt unter Verwendungeiner
Houghtransformation(s. [58]). Für jedenPunktpi derSegmentierunglassensichKreisemit Mittelpunkt
m undRadiusr finden,sodaßdieGleichung¦

pi � m § 2 � r2 (7.9)

erfüllt ist. Die drei Unbekanntensind die beidenKomponentendesVektorsm und der Radiusr . Wir
erhalteneinendreidimensionalenHoughraum.Dieserwird in jederDimensionin Zellen der Größe1
unterteilt.JederPunktderSegmentierungdefinierteineKurvein diesemHoughraumalsZusammenhang
zwischendemMittelpunkt desKreisesund dessenRadius.In jederZelle wird die Anzahl der Punkte
gez̈ahlt, derenKurve durchdie Zelle verläuft. Die Parameter, die der Zelle mit der höchstenAnzahl
entsprechen,ergebenMittelpunktundRadiusunseresgesuchtenKreises.

Für die BestimmungdesFemurhalseswerdenalle PunktederSegmentierungbestimmt,die außer-
halb desKreisesvom Femurkopfund gleichzeitiginnerhalbeinesKreisesmit demselbenMittelpunkt
und einem1,3-fachenRadiusliegen. Von diesemPunktenwerdendie Zusammenhangskomponenten
bez̈uglichder8-erNachbarschaftberechnetunddie beidengrößtenzusammenḧangendenKomponenten
ausgewählt. Der Femurhalsmittelpunktergibt sich als Schwerpunktder Punktein diesenbeidenKom-
ponenten.Als Radiuswird der mittlere euklidischeAbstandüber alle Punktezu diesemMittelpunkt
verwendet.

Für die nunfolgendeBerechnungdesFemurschafteswerdenzwei Annahmengemacht:

• Die Streckefür denFemurschaftliegt genauin derMitte.

• DieRichtungdesFemurschaftesentsprichtderHauptachsederPunktwolke,diedieSegmentierung
beschreibt.Problematischdabeiist nurdie Asymmetrie,die durchdenFemurkopfentsteht.

Zubestimmenist einPunktsunddieRichtungv derStrecke.DerPunktergibtsichalsderMittelpunktder
Strecke,die beideEndenderSegmentierungmiteinanderverbindet.Zur BestimmungderRichtungder
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Streckewerdenalle PunktederSegmentierungherangezogen,die nicht innerhalbderzur Bestimmung
desFemurhalsesverwendetenKreise liegen.Die Hauptachsender verbleibendenPunktmengewerden
bezogenaufdenPunktsberechnet.

Abbildung7.8 zeigt graphischdie einzelnenSchrittederautomatischenDefinition, ausgehendvon
einerSegmentierungderäußerenKortikalis.

PräoperativePlanung im 3D-Datensatz

Eine Übertragungder obigenSchrittezur Bestimmungder Strukturenauf den 3D-Fall ist prinzipiell
möglich. Allerdings ist mit einererheblichsteigendenKomplexität zu rechnen.Beispielsweiseerhalten
wir in diesemFall einenvierdimensionalenHoughraumzurBestimmungderKugelfür denFemurkopf.

Allerdingskanndie präoperative Planungim 3D-MR-Datensatzauf denFall von 2D-Fluoroskopie-
aufnahmenzurückgef̈uhrtwerden.DazuwerdenzweiorthogonaleProjektionendesbereitssegmentierten
3D-Modellserzeugtunddessen̈außereKonturenin diesenProjektionenbetrachtet.Die beidenProjek-
tionsrichtungensind senkrechtzur axialenSchnittrichtung.BeideProjektionsebenenstehensenkrecht
aufeinander. DerEinfachheithalberlassensichfür diesenZweckParallelprojektionenverwenden.

Nach der Erstellungder beidenProjektionendes 3D-Modells und der Berechnungder äußeren
Kontur in denProjektionsebenenwerdenmit demVorgehenfür die 2D-PlanungFemurkopf,-halsund
-schaftdefiniert.AnschließendwerdenausdiesenDatenin beidenProjektionendie entsprechenden3D-
Geometrienberechnet.EineVeranschaulichungdesVorgehensist in denAbbildungen7.9 und7.10zu
finden.

Evaluierung

Die Möglichkeit,die für die initiale LagescḧatzungnotwendigenanatomischenStrukturenautomatisch
erkennenzu lassen,wird jetzt hinsichtlich ihrer Genauigkeitanalysiert.Analog der Evaluierungder
initialen Lagescḧatzungmit der manuellenDefinition der Strukturenwerdendafür wieder registrierte
CT/MR-Datens̈atzeverwendet.Aus demCT-DatensatzwerdendieselbensimuliertenFluoroskopieauf-
nahmenerstellt.

JedeFluoroskopieaufnahmeund der MR-Datensatzwurden segmentiert.Hierbei kommt für die
Fluoroskopiedatendas Livewire-Verfahrenzum Einsatzund für die MR-Daten die vorgestellte3D-
Segmentierung.Anschließenderfolgt die automatischeErkennungvon Femurkopf,Femurhalsundder
Femurschaftachseunddarausdie Scḧatzungder initialen Lage.Die Ergebnissesind in Tabelle7.6 auf-
geführt.

Winkel rotatorischeAbweichung translatorischeAbweichung

Durchschnitt Varianz Maximum Durchschnitt Varianz Maximum

30° 4,49° 2,30° 6,06° 1,15mm 3,46mm 6,32mm

45° 15,25° 401,44° 49,93° 8,57mm 97,41mm 25,55mm

60° 1,88° 0,99° 3,58° 1,54mm 0,05mm 1,77mm

75° 1,23° 0,21° 1,91° 1,23mm 0,20mm 1,97mm

90° 1,92° 0,46° 3,09° 1,38mm 0,04mm 1,70mm

Tabelle7.6:Fehlerbei derautomatischeninitialen LagescḧatzungamproximalenFemur, ermittelt über
fünf Datens̈atze,unterteiltnachdemWinkel zwischendenAufnahmerichtungenderBilder.
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Abbildung7.8:SchrittweiseautomatischeDefinitionanatomischerStrukturenamBeispielzweiverschie-
denerFluoroskopieaufnahmeneinesproximalenFemurs.Gezeigtsind jeweils von obennachuntendie
Fluoroskopieaufnahmemit derSegmentierungderäußerenKortikalis (blaueKontur)undderDefinition
desFemurkopfes(grün),desFemurhalses(gelb)undletztendlichdesFemurschaftes(rot).
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Abbildung 7.9: AutomatischeDefinition von Femurkopf(grün), -hals (gelb) und -schaft(rot) anhand
eines3D-Oberfl̈achenmodells.Gezeigtist die Segmentierungder Spongiosamit deneingezeichneten
Strukturen

Die Ergebnissein Tabelle7.6zeigeneinehoheGenauigkeitderLagescḧatzungfür alle betrachteten
Winkel zwischendenbeidenAufnahmerichtungen.Lediglich bei 45° tritt ein Ausreißerauf.Siehtman
von diesemab,nimmtdie mittlereundmaximaletranslatorischeundrotatorischeAbweichungmit stei-
gendemWinkel ab. Ein optimalerWert liegt offenbarzwischen75° und90°. Die Fehlersindaberstets
kleinerals4,5°bzw. 6,32mm.Ab einemWinkel von 60° ist dertranslatorischeFehlersogarkleinerals
2 mm.Damit kanndieautomatischeLagescḧatzungin derGenauigkeitdie manuelleDefinitionderana-
tomischenStrukturenersetzen.Die ben̈otigte Zeit betr̈agt ca.20 Sekundenpro Fluoroskopieaufnahme
und35 Sekundenfür denpräoperativenMR-Datensatz.DasVerfahrenist vollautomatischundben̈otigt
keinenNutzereingriff.
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Abbildung7.10:AutomatischeDefinition vonFemurkopf,-halsund-schaftin den2D-Projektionen,ge-
neriertauseinem3D-Oberfl̈achenmodells.GezeigtsinddieParallelprojektionendesOberfl̈achenmodells
in sagittaler(links) und koronarerRichtung(rechts)sowie die definierteneingezeichnetenStrukturen
(unten).
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7.3.3 BestimmunganatomischerStruktur enam distalen Femur

Betrachtenwir nundenFall desdistalenFemurs.Hier sinddie folgenden,anatomischenLandmarken,
die vomAnwenderaufeinfacheWeisedefiniertwerdenkönnen,zufinden(Abb. 7.3,Seite103):

• AnalogzumproximalenFemurläßtsichderFemurschaftdurcheineStrecke,die derHauptachse
desFemursfolgt, beschreiben.

• Die innerenundäußerenWalzenḧockerwerden,falls siesichtbarsind,durchjeweils einenPunkt
markiert.

• DerGelenkgrabenwird ebenfallsdurcheinenPunktmarkiert.

• Sinddie äußereund innereKniegelenkwalzesichtbar, so werdenauchdiesedurchjeweils einen
Punktgekennzeichnet.

Im UnterschiedzumproximalenFemurist zubeachten,daßdieseStrukturenin denFluoroskopieaufnah-
menteilweisenichterkennbarsind.SokannesdurchÜberlagerungenin denProjektionendazukommen,
daßderGelenkgraben,die KniegelenkwalzenoderdieWalzenḧockernichtodernichteindeutigdefiniert
werdenkönnen.In diesemFall werdendieseStrukturenvernachl̈assigt.

PräoperativePlanung

In derpräoperativenPlanungsphasewerdendieStrukturenim 3D-MR-Datensatzdefiniert.Aufgrundder
3D-DarstellungkanneshierbeinichtzuÜberlagerungenundVerdeckungenkommen.Alle anatomischen
StrukturenundLandmarkensindsichtbar.

Analog der Planungam proximalenFemurerfolgt die Definition der Femurschaftachse.In zwei,
möglichst weit voneinanderentferntenSchichtenwerdenjeweils zwei gegen̈uberliegendePunkteauf
demFemurschaftmarkiert.DerMittelpunkt jedesderPunktpaareergibt einenEndpunktfür die Strecke,
die alsFemurschaftachseverwendetwird.

Alle weiterenStrukturen,d.h.dieinnerenundäußerenWalzenḧocker, innereundäußereKniegelenk-
walzesowie derGelenkgrabenwerdendurchjeweilseinenPunktdefiniert.

Intraoperative Definition

Intraoperativ werdenwiederzweiodermehrFluoroskopieaufnahmenvonderRegionerstellt.In jederder
Fluoroskopieaufnahmenwird zun̈achstderFemurschaftdefiniert.Hierzuwerdenanzwei,möglichstweit
voneinanderentferntenStellen,zweigegen̈uberliegendePunkteaufdemFemurgesetzt.DerMittelpunkt
jedesdieserzweiPaareergibt einenEndpunktfür die Strecke,die die Femurschaftachsebeschreibt.

Weiterhinwerden,sofernsiesichtbarundeindeutigbestimmbarsind,dieWalzenḧocker, dieKniege-
lenkwalzensowiederGelenkgrabendurchjeweilseinenPunktdefiniert.UmdieanschließendeRegistrie-
rungzuermöglichen,mußderGelenkgrabensowie einPunktderWalzenḧockeroderKniegelenkwalzen
in mindestenseinerFluoroskopieaufnahmedefiniertwerden.

Lagescḧatzung

Für die initiale Lagescḧatzungwird die präoperativ ausdenMR-DatenerstellteGeometrieauf denin-
traoperativ definiertenStrukturenregistriert. Im GegensatzzumproximalenFemurist hierbeijedochzu
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beachten,daßmit AusnahmedesFemurschafteseinigeanatomischeStrukturenunterUmsẗandennur in
einerbzw. auchin garkeinerFluoroskopieaufnahmesichtbarsind.Sindsienur in einerAufnahmesicht-
bar, soläßtsichdarauskeinPunktim Raumrekonstruieren.AusdiesemGrunderfolgtdie Registrierung
im wesentlichen,indemdie Projektionenderpräoperativ erstellten3D-Geometriebetrachtetwerden.

Die Lagescḧatzungerfolgt in folgendenSchritten:

1. Aus den Strecken,die in den FluoroskopieaufnahmendenFemurschaftbeschreiben,wird eine
Geradeim RaumdurchRückprojektionrekonstruiert.Die im 3D-MR-DatensatzdefinierteFemur-
schaftachsewird auf dieseAchseabgebildet.

2. DerFemurwird entlangderFemurschaftachseverschoben,bisdieProjektionendesin derpräope-
rativen GeometriedefiniertenGelenkgrabensauf die in denFluoroskopieaufnahmendefinierten
Gelenkgr̈abenabgebildetwerden.Eswird hierbeiderquadratischeAbstandzwischendenGelenk-
gräbenin denFluoroskopienundderProjektionminimiert.

3. DerFemurwird um die Femurschaftachsegedreht,sodaßdermittlerequadratischeAbstandzwi-
schendenPunktenderWalzenḧockerundKniegelenkwalzenin denFluoroskopieaufnahmenund
denProjektionenderselbenStrukturenausderpräoperativ definiertenGeometrieminimiertwird.

SindbestimmtePunktein einerFluoroskopieaufnahmenicht definiert,sowerdendie Projektionender-
selbenPunkteausderpräoperativ erstellten3D-Geometrievernachl̈assigt.

7.4 Nachoptimierung

Die initiale Lagebestimmungführt zu Fehlern,die im Bereichvon wenigerals4 mm für translatorische
und kleinerals 5° für rotatorischeAbweichungenliegen.Für denintraoperativenEinsatzist es jedoch
erforderlich,dieFehlernochweiterzureduzieren.AusdiesemGrundfolgt derinitialenLagebestimmung
eine Nachoptimierung.Aufgrund der bekanntenRestfehlerder initialen Lagescḧatzungist es jedoch
möglich,dieseNachoptimierungschnellauszuf̈uhren.

Als prinzipielleMöglichkeitenfür eineNachoptimierungkommenin Betracht:

• Die Generierungvon künstlicherzeugtenFluoroskopieaufnahmenausdemMR-Datensatz.

In [93] wird ein Verfahrenvorgestellt,um währendder intraoperativen Registrierungausdem
CT künstlicheFluoroskopienzu erzeugen.Diesewerdenmit den real aufgenommenenBildern
verglichen.Die Optimierungder Abbildungsparametererfolgt mit demZiel einermöglichstgu-
ten Übereinstimmungzwischenrealenund künstlicherzeugtenFluoroskopien.Das ist möglich,
weil ein 3D-CT-Datensatzaus2D-Projektionenerzeugtwird. Damit wird in diesemVerfahren
derumgekehrteWeg gegangen,undausdemDatensatzwerdenwiederdie Projektionenerzeugt.
Die Werte im MR-Datensatzstehendagegen in keinemfunktionellenZusammenhangmit den
Schẅachungskoeffizientenfür dieRöntgenstrahlen,diedie 2D-Fluoroskopienzeigen.Ausdiesem
Grundwird ein analogerWeg andieserStellenicht weiterverfolgt.

• Die intraoperativeRekonstruktioneines3D-DatensatzesausdenFluoroskopien.

Die 2D-Fluoroskopienwiderspiegelndie AbschẅachungderRöntgenstrahlenaufdemWeg durch
dasAufnahmevolumen.EineweitereMöglichkeit ist es,ausden2D-Bilderneinen3D-Datensatz
zu erstellen.DabeikönnendieselbenAlgorithmenzumEinsatzkommen,die zur Erzeugungvon
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CT-Datens̈atzengenutztwerden(siehe[21]). Die NachoptimierungwürdedannaufeinerMR/CT-
Registrierungbasieren.

• Die Registrierunganhandausgepr̈agterKanten.

Lavallée et. al. stellenVerfahrenvor, 3D-Objekteanhandihrer Konturenauf 2D-Projektionen
dieserKonturenzu registrieren[65, 66]. Dies erfordertdie SegmentierungdesFemursim 3D-
MR-Datensatzes,welchewir bereitsin Kapitel 4 erledigthaben.Weiterhinist die Segmentierung
derselbenknöchernenStrukturin den2D-Fluoroskopiennotwendig.

7.4.1 Rekonstruktion eines3D-DatensatzesausdenFluoroskopieaufnahmen

Bei derAufnahmeeinesCT-DatensatzeswerdeneineAnzahlvon Röntgenprojektionenuntergenaude-
finiertenKamerawinkeln erstellt.Aus diesenProjektionenundderKenntnisderWinkel läßtsichmittels
in der3D-ComputertomographieangewendeterRekonstruktionsverfahren[21] wiederein 3D-Datensatz
herstellen.Eine MR/CT-Registrierungist auf Basisvon Mutual Information(MI) auf einfacheWeise
möglich (sieheu.a. [73, 74]). Ein Vorteil von MI ist es,daßkeineSegmentierungder Bilder und Da-
tens̈atzenotwendigist, dafür sinddieBerechnungenwährendderRegistrierungaufwendiger. Außerdem
sindAnsätzefür die Volumendatenregistrierungbereitsvorhanden.

3D-Rekonstruktion

Gegebenseiendie 2D-Fluoroskopieaufnahmenzusammenmit denKameraparameternfür ihre Aufnah-
me. Sofernvorhanden,müssendie Referenzmarken(s. AnhangA), die währendder Entzerrungder
Aufnahmenben̈otigt wurden,geglättetwerden.Andernfallsführensiezu störendenEinflüssenwährend
derBildrekonstruktion. Ein Verfahrenfür die Glättungwird in [93] beschrieben.

AnschließendwerdenausdenAufnahmenein odermehrere3D-Volumendatens̈atzerekonstruiert.
Die Rekonstruktionläuft in folgendenSchrittenab:

1. AuswahlderBilder, diezurRekonstruktionherangezogenwerden.Ein wesentlichesKriterium für
die Auswahlist, daßdie Projektionsverläufealler verwendetenKamerasein gemeinsamesVolu-
menbesitzenmuß.

2. RekonstruktionderDatendurcheineiterativeRekonstruktion[21].

Als Ergebniserhaltenwir einenodermehrereVolumendatens̈atze,zusammenmit ihrer genauenPo-
sition im Raumwährendihrer Aufnahme.Die AnzahlderDatens̈atzehängtvon derAnzahlderFluoro-
skopienunddenStrahlenverläufenderKamerasab.

Registrierung

Für die RegistrierungkommtdasVerfahrenausKapitel 4 zumAnsatz.Eswird einerigide Transforma-
tion angenommen.Die BewertungderAnpassungderBilder erfolgt durchMutual Informationunddie
Optimierungmit demUphill-Simplex-Algorithmus.

Bewertung

Als Vorteil dieserVorgehensweiseerweistsichfolgenderPunkt:
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• EsmußkeineSegmentierungderDatenerfolgen.Der zu betrachtendeBereichist durchdenAuf-
nahmebereichauf den Fluoroskopiebildern,den Kamerasund den darausresultierenden̈Uber-
schneidungenin derenStrahlenverläufengegeben.Somitwird keineInteraktionmit demAnwen-
derben̈otigt.

AllerdingserweisensicheineganzeReihevon Umsẗandeneheralsnachteilig.

• Es sind mehrals zwei Fluoroskopiennotwendig,um ein akzeptablesErgebniszu erhalten.Dies
setztdenPatientenallerdingswiedereinerzus̈atzlichenStrahlenbelastungaus,die nachMöglich-
keit vermiedenwerdensollte.

• Die Rekonstruktiondes3D-VolumensausdenFluoroskopieaufnahmenist aufwendigundrechen-
intensiv.

• Die Rekonstruktiondes3D-Volumensund die AuswertungderMutual Informationist sehrauf-
wendig.Die führt zueinerlängerenRechenzeit,die denintraoperativenEinsatzerschwert.

• InsbesonderebeiFluoroskopieaufnahmenvomproximalenFemurwird dieStellungdesC-Bogens
konstantgelassen.Stattdessenwird die LagedesFemursver̈andert.Auch wenndiesim wesentli-
chendenselbenEffekt für dasBild hat,soändernsichdie Verḧaltnisseim BereichdesHüftkopfes
erheblich.Der Grunddafür ist dasnicht bewegteBeckenim VergleichzumbewegtenFemurkno-
chen.Die Rekonstruktionliefert dannim BereichdesFemurkopfeskeinErgebnis.

Insbesondereder letzteNachteilunddie hoheRechenzeitrechtfertigenin denseltenstenFällendenin-
traoperativenEinsatz.EinzigeAusnahmeist hierbeiderEinsatzeinesC-Bogens,derautomatischeine
3D-Bildaufnahmeermöglicht,wie beispielsweisederSiremobilIso-CvonSiemens.DasAufnahmevolu-
menwird im ZentrumdesC-Bogensplaziert.Anschließendfährter ähnlicheinemCT-Ger̈at in diskreten
WinkelschrittenumdasAufnahmevolumenherumundrekonstruiertausdengewonnenDateneinenCT-
ähnlichenDatensatz.Kommt ein derartigesGer̈at ohnehinzumEinsatz,so wäredie Anwendungeiner
MR/CT-Registrierungakzeptabel.

Im folgendenwerdenwir unsdahermit einemweiterenAnsatzbescḧaftigen,derdieObjektkonturen
aufeinanderabbildetundmit nur zweiFluoroskopieaufnahmenauskommt.

7.4.2 Registrierung anhandausgepr̈agter Objektkanten

Kapitel 4 bescḧaftigtesichbereitsmit derSegmentierungdesFemurknochensin einemMR-Datensatz.
DasErgebnisist ein 3D-Oberfl̈achenmodell.AufgrundderEigenschaftenvon MR-Aufnahmenerhalten
wir jedochnurein Modell derSpongiosa,deminnerenTeil desKnochens.

Lavalléeet.al. stellenVerfahrenvor, umein3D-Modellmit projizierten2D-Konturenzuregistrieren.
Von jedemPunktauf den2D-Konturenwird dabeiderProjektionsstrahlzumKameraursprungzurück-
verfolgt und dessenAbstandvon der Oberfl̈achedes3D-Modellsgemessen.DabeiwerdenPunktein-
nerhalbdiesesModellsmit einernegativenDistanzversehen,Punkteaußerhalbmit einerpositiven.Die
MinimierungderAbbildungsparametererfolgt so,daßdermittlerequadratischeAbstandüberalle Pro-
jektionsstrahlenminimal wird.

BezeichnedT
¦
p § denAbstanddesPunktesp ½<° 3 vom 3D-Modell,auf daszus̈atzlichdie Transfor-

mationT angewendetwird. Wir habenM Fluoroskopieaufnahmen.Die ErgebnissederSegmentierungen
dieserAufnahmensind M Konturen,wobei die Segmentierungder i-ten AufnahmeN

¦
i § , 1 » i » M,
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Punkteentḧalt.Die Konturenwerdenim folgendenals ¾ pi j ¿ mit 1 » i » M und1 » j » N
¦
i § bezeichnet.

Aus KenntnisderParameterunddesUrsprungsci derKamerai � 1 » i » M kannzu jedemKonturpunkt
pi j derProjektionsstrahll

¦
ci � pi j § verfolgtwerden.DerkleinsteAbstandvomModell dT © i j entlangdieses

Strahlergibt sichals
dT © i j � min

λ ÒTÓ 0 © 1Ô dT
¦
ci ¨ λ

¦
pi j � ci §C§ (7.10)

unddermittlerequadratischeAbstandd̃T als

d̃T � 1

∑M
i · 1 N
¦
i § M

∑
i · 1N � i �

∑
j · 1dT © i j ¥ (7.11)

Die TransformationT hängt in unseremFall von sechsParameternab. Diesesind so zu bestimmen,
daßd̃T minimiert wird. Zu bemerkenist, daßdie Konturenin denBildern nichtzusammenḧangendsein
müssen.EssindbereitseinigeeinzelnePunktefür denErfolg derOptimierungausreichend[65].

LavelléeverwendetOctree-Splineszur Distanzberechnung,ähnlichwie in [94]. Mittels auf die Oc-
tree-Splineangepaßter, effizienterAlgorithmenist einesehrschnelleDistanzberechnungmöglich.

SegmentierungdesRöntgenbildes

Für die AnwendungdiesesVerfahrenswäreeine Segmentierungder Kante zwischenSpongiosaund
Kortikalis im Röntgenbilderforderlich.Wie bereitsfestgestelltwurde,ist aufgrundderschwachenAus-
prägungdieserKantedieSegmentierungin einergeringenZeitspannekaummöglich.AusdiesemGrund
erfolgt mit demschonerwähntenVerfahreneineSegmentierungderäußerenKortikalis.Auf die Lösung
derdadurchentstehendenProblemewird im folgendeneingegangen.Die Segmentierungwird in jeder
Fluoroskopieaufnahmedurchgef̈uhrt.

Registrierung

Minimierung desquadratischen Abstandes Um die aktuelleAbbildung zu bewerten,wird das
Octree-Spline-Verfahreneingesetzt.Hierbeiwird auf die beschriebeneWeisedermittlerequadratische
AbstandderProjektionsstrahlenzum3D-Modell berechnet.

Um dieBerechnungzubeschleunigenwerdennichtallePunktedersegmentiertenKonturverwendet.
Stattdessenwerdenm äquidistantePunkteausgewählt.Die BerechnungerfolgtnuranhanddieserPunkte.
Im praktischenEinsatzhatsichdieWahl vonm � 50bewährt.

Zentrierung der Femurschaftachse AusdenbereitsbeschriebenGründenwird für dieRegistrie-
rung eineSegmentierungder äußerenKortikalis verwendet.Problematischist, daßdie Spongiosain-
nerhalbder Kortikalis und damit das3D-Modell innerhalbder segmentiertenStruktur liegt. Dasführt
dazu,daßauchin derRegistrierstellungdie Konturennur an denGelenken,d.h.demFemurkopfoder
demKnie, aufeinanderabgebildetwerden.Am Femurschaftliegendie projiziertenKonturendes3D-
Modells innerhalbdersegmentiertenKortikalis undkommenmit diesernicht zur Deckung.Der Octree-
Spline-Ansatzgeht jedochdavon aus,daßin der Registrierstellungdie Konturendes3D-Modellsauf
die segmentierten2D-Konturenabgebildetwerden.Die FolgekanneineFehlregistrierungsein,weil die
Konturennichtgenauaufeinanderabgebildetwerdenkönnen.

Aus diesemGrundwird nebendemmittlerenquadratischenAbstandder Projektionsstrahlenvom
3D-Modell hier ein zweitesKriterium herangezogen.Mit diesemwird bewertet,wie stark die in den
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p1
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c

ci1

qi
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Abbildung7.11:BerechnungderZentrierungderFemurschaftachsealsVerfahrenzur Ausrichtungdes
3D-ModellswährendderRegistrierung.Eingezeichnetsinddie Femurschaftachse(rot) undbeispielhaft
die für die BerechnungverwendetenPunkte.

2D-FluoroskopieaufnahmendefinierteFemurschaftachsevon der Mitte desprojiziertenModells unter
derAbbildungT abweicht.DiesesMaßbezeichnenwir im folgendenmit Z

¦
T § . Die Ideeist, daßin der

Registrierstellungdie Femurschaftachsein derMitte derprojiziertenKonturliegt.
Wir habendieprojizierteKonturC

¦
T § des3D-ModellsunterderAbbildungT unddiebeidenPunkte

p1 und p2, durchdie die Femurschaftachsedefiniertwird. Dannberechnetsich diesesMaß wie folgt
(Abb. 7.11):

1. Auf derStreckep1p2 werdenn äquidistantePunkteq1 � ¥!¥!¥ qn mit q1 � p1 undqn � p2 definiert.

2. In jedemdieserPunkteqi wird die SenkrechteSi errichtet.

3. Für jedeSenkrechteSi werdendiebeidenSchnittpunkteci © 1 undci © 2 mit derKonturC
¦
T § bestimmt.

4. In derRegistrierstellungliegt die Femurschaftachsegenauin derMitte derprojiziertenKontur. In
diesemFall ist der Abstandvon qi zu ci © 1 genaudemAbstandvon qi zu ci © 2. Um die Lageder
FemurschaftachsezuderKonturzu ermitteln,wird derAusdruckZ(T) durch

Z
¦
T § � n

∑
i · 1 ¦ º ci © 1 � qi º ¨ º ci © 2 � qi ºÕ§ 2 (7.12)

berechnet.

Im praktischenEinsatzwird n � 10 verwendet.

Zu minimier ender Ausdruck Der währendder Registrierungzu minimierendeAusdruckF
¦
T §

setztsich auszwei Teilen zusammen:d̃T für den mittleren quadratischenAbstandund Z(T) für die
ZentrierungderFemurschaftachse.Wir verwendeneinegewichteteSummebeiderTeilausdr̈ucke:

F
¦
T § � ω d̃T ¨ ¦ 1 � ω § Z ¦ T § ¥ (7.13)

Die Wahl von ω � 0 � 6 hatsichhierbeiwährendverschiedenerVersuchealsoptimalherausgestellt.
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Minimierung Wir erhaltenmit F
¦
T § ein 6-dimensionalesMinimierungsproblem.Die Minimie-

rungderFunktionerfolgt mit demPowells-Algorithmus(s. [87]). DiesesVerfahrenben̈otigt zus̈atzlich
einen1-dimensionalenMinimierer. Hierfür kommtderBrent-AlgorithmuszumEinsatz.

Evaluierung

Für die EvaluierungdesVerfahrenswird einerder Datens̈atzedesproximalenFemursverwendet,die
schonwährendderEvaluierungderinitialenRegistrierungbenutztwurden.Daherist die zubestimmen-
de Abbildung schonbekanntund kann wiederumals Referenzverwendetwerden.Die Registrierung
erfolgtmit verschiedenenFluoroskopiedaten,sodaßderWinkel derKameraeinstellungenzwischenbei-
denAufnahmenin deneinzelnenVersuchen30°, 60° und90° betr̈agt.Ausgegangenwird aufgrundder
ermitteltenRestfehlerder initialen Lagescḧatzungjeweils von einerinitialen Abweichungvon 1 � ¥!¥C¥ � 5°
und1 � ¥!¥C¥ � 5 mm. Gemessenwird dieben̈otigteZeit sowie derrotatorischeundtranslatorischeRestfehler.

Die Ergebnissesindin denAbbildungen7.13,7.14und7.15dargestellt.Demnachbetr̈agtbei einem
Aufnahmewinkel von 30°dermaximalefestgestellterotatorischeRestfehler2,7°,dermaximaletransla-
torischeRestfehler2,1mm.Die mittlerenFehlerliegenbeimaximal1,3°bzw. 1,1mm,abḧangigvonder
Genauigkeitder initialen Positionierung.Die Restfehlersteigenmit derzunehmendeninitialen Abwei-
chung.Mit derErhöhungderAufnahmewinkel werdendie Restfehlerallerdingsgeringer. Soliegendie
maximalenFehlerbei einemAufnahmewinkel von 60° bei 2,2° und1,3 mm sowie die mittlerenFehler
bei 1° und0,64mm. Bei 90° Aufnahmewinkel sinkendie Restfehlerweiterauf Maximalwertevon 1,8°
und 1,3 mm und Mittelwerte von 0,9° und 0,5 mm. Die Rechenzeitbetr̈agt für alle Winkel maximal
3,5Minutenbei einemMittelwert vonca.90Sekunden.

Damit ermöglicht dasVerfahreneineNachoptimierungmit hoherGeschwindigkeitund hoherGe-
nauigkeit.Betr̈agtderAufnahmewinkel zwischendenFluoroskopieaufnahmenca.90°,sowird ein ver-
bleibenderFehlervon kleiner 1,8° und 1,3 mm erreicht.Selbstbei einemAufnahmewinkel von 60°
liegendie Restfehlernicht wesentlichhöher. Die Genauigkeitläßtsichdurchdie Hinzunahmeweiterer
Fluoroskopiedatennocherhöhen.AllerdingsgeschiehtdiesaufKostenderGeschwindigkeit.

Als NachteildesVerfahrensist anzusehen,daßessowohl eineSegmentierungderpräoperativen3D-
DatenalsauchderintraoperativenFluoroskopieaufnahmenerfordert.LetztendlichhängtdieGenauigkeit
desVerfahrensoffenbarvonderGütederSegmentierungab. SchlechtsegmentierbareDatens̈atzedürften
damitzuweitausschlechterenWertenbeidenRestfehlernführen.

7.5 Anmerkung zur Wahl der Aufnahmerichtungen

Für die intraoperativeLageerkennungverwendenwir jeweils zweiFluoroskopieaufnahmenderbetrach-
tetenKörperregion.Grunds̈atzlichist seitensderAlgorithmik dieeinzigeAnforderung,daßdiesebeiden
Aufnahmenmit verschiedenenKamerapositionenoder-orientierungenerstelltwerden.

Allerdings ist bei der EvaluierungeinedeutlicheAbhängigkeitder Genauigkeitder Registrierung
vom Winkel zwischenden optischenAchsender beidenKameraeinstellungenzu erkennen.Je näher
dieserWinkel an90° liegt, umsogenauerwird sowohl die initiale Lagescḧatzungalsauchdie Nachopti-
mierung.AusdiesemGrundsolltebeidenbeidenAufnahmendaraufgeachtetwerden,daßdieserWinkel
im Bereichvon 90° liegt.
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Abbildung7.12:Positiondes3D-Modellsvor undnachderRegistrierung.Gezeigtsinddie Fluorosko-
pieaufnahmenmit der eingezeichnetenSegmentierung(blaueKontur), der projizierteKontur des3D-
Modells(weißeKontur)sowie dendefiniertenanatomischenStrukturen.Dargestelltist die Situationvor
(oben)undnachderNachoptimierung(unten).
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Abbildung7.13:RotatorischeundtranslatorischeRestfehlerderNachoptimierungin Abhängigkeitvon
derinitialen Positionierungbei einemAufnahmewinkel von 30°zwischendenFluoroskopieaufnahmen.
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Abbildung7.14:RotatorischeundtranslatorischeRestfehlerderNachoptimierungin Abhängigkeitvon
derinitialen Positionierungbei einemAufnahmewinkel von 60°zwischendenFluoroskopieaufnahmen.
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Abbildung7.15:RotatorischeundtranslatorischeRestfehlerderNachoptimierungin Abhängigkeitvon
derinitialen Positionierungbei einemAufnahmewinkel von 90°zwischendenFluoroskopieaufnahmen.
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Kapitel 8

Zusammenfassung

Im Mittelpunkt der Arbeit standdie Entwicklung von Konzepten,um ausschließlichauf MR-Daten
basierendecomputerunterstützteorthop̈adischeOperationenzu ermöglichen.Aufgrund der geometri-
schenVerzeichnungenfindenMR-Datenheutzutagebislangwenig Einsatzin computergesẗutzenOP-
Umgebungen.Sie werdenallenfallszusammenmit CT-Datenzur zus̈atzlichenUntersẗutzungder Ein-
griffe verwendet.

Um denausschließlichenEinsatzvonMR-Datenzuermöglichen,mußtendreiwesentlicheProbleme
gelöstwerden:dieErfassungundKorrekturdergeometrischenVerzeichnungensowie dieSegmentierung
derDatenunddie intraoperativeRegistrierungaufdemPatienten.

Für die Segmentierungwerden2D- und 3D-Ans̈atzeverwendet.Als 2D-Verfahrenkommenzum
einenLivewire undzumanderentexturbasiertegeod̈atischeaktiveKonturenzumEinsatz.BeideVerfah-
ren ermöglicheneinesemiautomatischeSegmentierungmit Eingriffsmöglichkeitenfür denAnwender.
Sie segmentierenjedeSchichtim Datensatzeinzeln.Als 3D-Verfahrenkommt eineKombinationaus
einemClustering-Verfahren,gefolgtvon eineraktivenKontur, zumEinsatz.DiesesVerfahrenerfordert
vom Anwenderlediglich die MarkierungderRegion, die denKnochenentḧalt. Außerdemkommteine
Registrierungder3D-Datenfür denFall zur Anwendung,daßzweiodermehrereDatens̈atzevorhanden
sind. Der RegistrieralgorithmusverwendetMutual Information bzw. χ2-basierteÄhnlichkeitsfunktio-
nen.DasErgebnisdiesesSchrittesist eineSegmentierungdesgesamtenVolumensundein 3D-Modell
derSpongiosadesKnochens.

Ein zentralerPunktder Arbeit ist die Berechnungund Korrekturder geometrischenVerzeichnun-
genin denMR-Daten.Für die dazunotwendigeBerechnungder Feldverteilungim MR-Scannerwird
die zugrundeliegendeMaxwellscheGleichung,eine elliptischepartielleDif ferentialgleichung2. Ord-
nung,in eineDif ferenzengleichung̈uberf̈uhrt. DasresultierendelineareGleichungssystemwird mit ei-
nemmultigrid-basiertenVerfahrengelöst.DiesesVerfahrenermöglicht einesehrschnelleBerechnung.
Anschließendwerdendie im orthop̈adischenBereichzu erwartendenVerzeichnungenanalysiert.Einen
weiterenPunktbildet die KorrekturdergeometrischenVerzerrungen.EineVarianteermöglicht die Ap-
proximationderVerzerrungsfelderausdenaufgenommenen,verzerrtenDaten.EineweitereVarianteist
die modellbasierteEntzerrung.Hierbeiwerdenfür eineReihevon Datendie unverzerrtenKonturenund
die Verzerrungsinformationengespeichert.Für die Konturendeszu entzerrendenDatensatzeswird die
ähnlichsteverzerrteKonturgesucht,unddasFeldmit denVerzerrungsinformationenwird entsprechend
angepaßt.Die Frage,wie die für die Korrektur ben̈otigten Parameterin der Praxisbestimmtwerden
können,beendetdiesesKapitel.

Intraoperativ mußeineRegistrierungdespräoperativ erstellten3D-Modellsder Spongiosaauf den
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Patientenermöglicht werden.Um ein möglichstschnellesundeinfachzu bedienendesVerfahrenzu er-
halten,erfolgt eineTrennungin die initiale Lagescḧatzungund die Nachoptimierung.Für die initiale
LagescḧatzungmüssenseitensdesAnwendersbestimmteanatomischeStrukturen,wie z.B. derFemur-
kopf oderdie Kniegelenkwalzen,definiertwerden.Diesesindeinfachundleicht aufzufindenundzu be-
stimmen.Die Definition erfolgt sowohl in denpräoperativenMR-Datenalsauchin denintraoperativen
Fluoroskopieaufnahmen.Für die initiale LagescḧatzungwerdendieseStrukturenaufeinanderregistriert.
Am proximalenFemurwird auchdie automatischeDefinition dieserStrukturenausderSegmentierung
ermöglicht. Um die Genauigkeitzu erhöhenschließtsich an diesenSchritt eineNachoptimierungan.
Hierfür kommt ein Octree-SplinebasiertesVerfahrenzum Einsatz.Die Registrierungmit ihm erfolgt,
indemdie Konturenderzu registrierendenStrukturenaufeinanderabgebildetwerden.Der Umstand,in
denMR-Datennur deninnerenTeil desKnochens,die Spongiosa,zu erkennen,mußbeachtetwerden.
Deshalbwird in die Optimierungzus̈atzlichdie Femurschaftachseeingebrachtund ihre Zentrierungim
3D-Modell sichergestellt.

DieAnwendbarkeitdervorgestelltenVerfahrenwird in denjeweiligenEvaluierungsabschnittenüber-
prüft.



Anhang A

Kalibrierung desC-Bogen-Systems

Für die intraoperativeRegistrierungin Kapitel7 spieltdasFluoroskopiesystem(C-Bogen)eineentschei-
dendeRolle.Die damitaufgenommendigitalen2D-RöntgenbilderdienenwährendderRegistrierungals
Referenz.Aufgrund der vorhandenenStöreinflüssedienendieseFluoroskopieaufnahmenintraoperativ
bislangim wesentlichenals qualitative Grundlagefür die Beurteilungvon Sachverhalten.Eine quan-
titative Aussagekann dagegen nicht ohneweiteresabgeleitetwerden.Aber genaudiesewird für die
intraoperativeLageerkennungben̈otigt.

EineKalibrierungdesC-BogensumfaßtdabeisowohldieModellierungundKorrekturdervorhande-
nenStöreinflüssealsauchdieBestimmungvonPositionundOrientierungdesSystemim Rauminnerhalb
desdurchdasNavigationssystemdefiniertenKoordinatensystems.Im Rahmenvon Kapitel 7 wird im-
plizit eineKalibrierungdesAufnahmesystemsalsgegebenvorausgesetzt.Eskommtdabeieinebereits
in [19, 20,93] vorgestellteintraoperativeMethodezumEinsatz.In diesemAbschnittwird dasVerfahren
kurzbeschrieben.Für eineerscḧopfendeBeschreibungundDiskussionseiaufdieseArbeitenverwiesen.

A.1 Aufgabe

In [19] erfolgt eineKalibrierungdesFluoroskopiesystemsbasierendauf eineridealen,perspektivischen
Lochkamera.Dabeiwerdendie beiden,speziellenEigenschaftendesC-Bogen-Systemsber̈ucksichtigt:

• Verzeichnungseffekte: Die aufgenommenenBilder weiseneinegeometrischeVerzeichnungauf.
Diesehat zwei Gründe.Zum einenbeeinflussenexterne Magnetfelder, wie beispielsweisedas
Erdmagnetfeld,die BahnenderElektronenim BildversẗarkerundführenzueinerS-förmigenVer-
zerrung.Weiterhinführt die Krümmungder im BildversẗarkerenthaltenenPhotokathodezu einer
kissenf̈ormigenVerzeichnung.InsbesonderedasErdmagnetfeldführt dazu,daßdie Verzeichnung
abḧangigvonderOrientierungdesAufnahmesystemsist.

• MechanischeInstabilität:Bei einemC-BogensindRöntgenquelleundBildversẗarkerdurcheinen
C-förmigenArm miteinanderverbunden(Abb. A.1). InsbesonderedashoheGewicht desBild-
versẗarkersführt zueinermechanischenVerwindungdesSystems,diewiederumabḧangigvonder
Orientierungist.

WährendderKalibrierungwerdendreiAufgabengelöst:

1. Die Verzeichnungseffektemüssenkorrigiertwerden.
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AbbildungA.1: Definition derLochkameraim C-Bogen-System(Quelle[93])

2. Die Kamerawird im Raumlokalisiert.D.h.,eswerdenihreLageundOrientierungbestimmt.

3. EserfolgteineBestimmungderParameterderLochkamera.DiesumfaßtdenoptischenNullpunkt¦
cx � cy § unddieBrennweitef unterBerücksichtigungdermechanischenVerwindung.

Die einzelnenAufgabenwerdendurchdenEinsatzeinesspeziellenKalibrierkörpersgelöst.Er be-
stehtauseinergenauvermessenenAnordnungvonkugelförmigenMetallmarken.Durchdie Platzierung
im StrahlengangdesC-Bogenswährendder Aufnahmeund die anschließendeDetektionder Marken
erfolgtdie BestimmungdergesuchtenParameter.

A.2 Intraoperati veKalibrierung

Brack[19] stellt zweigrundlegendeVerfahrenzurKalibrierungdesC-Bogen-Systemsvor: einepräope-
rative und eine intraoperative Kalibrierung.Beideunterscheidensich darin, zu welchenZeitpunktder
KalibrierkörperzumEinsatzkommt.AufgrundderOrientierungsabḧangigkeit derVerzeichnungenund
derProjektionsparameterkommtin dieserArbeit eineintraoperativeKalibrierungzumEinsatz.

In Abb. A.2 wird ein derartigesVorgehenveranschaulicht.Ein Kalibrierkörperwird direkt vor dem
Bildversẗarkerangebracht.SeineMarkendienender Bildentzerrungund der Berechnungder Kamera-
parameter. Die PositionundOrientierungderKameraim Raumergibt sichdurchdie Anbringungeines
TrackersamBildversẗarkers.
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AbbildungA.2: IntraoperativeKalibrierungeinesC-Bogens.

AbbildungA.3: FluoroskopieaufnahmevondistalenFemurmit MarkernvonderKalibrierung.Zu sehen
ist dasaufgenommeneBild mit denMarkern(schwarz),deneingezeichnetenReferenzmarken(rot bzw.
grün)unddenberechnetenKameraparametern.
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Anhang B

Ähnlichk eitsfunktionen in der
Bildr egistrierung

Für die Registrierungin Kapitel 4 kommenzwei Ähnlichkeitsfunktionenzur BewertungderAnpassung
zweierBilder A und B zum Einsatz.Zum einenist dasdie Mutual InformationMI

¦
A � B§ , zum zwei-

ten eineÄhnlichkeitsfunktion basierendauf demχ2-Testχ2 ¦ A � B§ . Ähnlichkeitsfunktionenmüssendie
Eigenschafthaben,daßfür alleBilder A undB gilt:

MI
¦
A � B§
» MI

¦
A � A§ (B.1)

bzw.
χ2 ¦ A � B§I» χ2 ¦ A � A§ ¥ (B.2)

Die Gültigkeit dieserUngleichungenwird in diesemKapitel gezeigt.

B.1 Mutual Inf ormation

Gegebenseinenzwei Bilder A und B mit HistogrammenHA
¦
i § bzw. HB

¦
j § und gemeinsamenHisto-

grammHAB
¦
i � j § . Darausfolgendie WahrscheinlichkeitsverteilungenPA

¦
i § , PB
¦
j § undPAB

¦
i � j § (s.Glei-

chungen(4.5)-(4.7)).Die Mutual InformationderBilder A undB ergibt sichals

MI
¦
A � B§ � ∑

i
∑

j
PAB
¦
i � j § log2

PAB
¦
i � j §

PA
¦
i §×Ö PB

¦
j § ¥ (B.3)

BezeichneH
¦
A§ mit

H
¦
A§ �@� ∑

i

PA
¦
i § log2 PA

¦
i § (B.4)

die EntropieeinesBildesA, sogeltenfür die Mutual Informationunteranderemdie folgendenEigen-
schaften[73]:

• Selbstinformation:
MI
¦
A � A§ � H

¦
A§ (B.5)

und

• Beschr̈anktheit
MI
¦
A � B§I» min

¦
H
¦
A§\� H ¦ B§!§ ¥ (B.6)
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Damit kannderWertvon MI
¦
A � B§ wie folgt abgescḧatztwerden:

MI
¦
A � B§I» min

¦
H
¦
A§\� H ¦ B§C§�» H

¦
A§ � MI

¦
A � A§ ¥ (B.7)

D.h.,die Ungleichung(B.1) ist für alleBilder A undB erfüllt.

B.2 Chi-Quadrat-basierte Ähnlichk eitsfunktion

Analog zur Mutual Informationkannder Zusammenhangχ2 ¦ A � B§a» χ2 ¦ A � A§ für alle Bilder A und B
gezeigtwerden.BeideBilder habenGrauwertein Bereich0 � ¥!¥!¥ � GA � 1 bzw. 0 � ¥!¥!¥ � GB � 1. Nachder
Definition vonχ2 gilt:

χ2 ¦ A � B§ � GA � 1
∑
i · 0 GB � 1

∑
j · 0 ¦ PAB

¦
i � j § � PA

¦
i § PB
¦
j §!§ 2

PA
¦
i § PB
¦
j § (B.8)

Die Summierungerfolgt über alle Indizes i und j , die die BedingungPA
¦
i §AØ 0 bzw. PB

¦
j §BØ 0

erfüllen.
Für denWert vonχ2 ¦ A � B§ gilt die folgendeAbscḧatzung:

χ2 ¦ A � B§ � GA � 1
∑
i · 0 GB � 1

∑
j · 0 ¦ PAB

¦
i � j § � PA

¦
i § PB
¦
j §C§ 2

PA
¦
i § PB
¦
j § (B.9)� GA � 1

∑
i · 0 GB � 1

∑
j · 0 PAB

¦
i � j § 2 ¨ PA

¦
i § 2PB
¦
j § 2 � 2PAB

¦
i � j § PA

¦
i § PB
¦
j §

PA
¦
i § PB
¦
j § (B.10)� GA � 1

∑
i · 0 GB � 1

∑
j · 0 Ù PAB

¦
i � j § 2

PA
¦
i § PB
¦
j § ¨ PA

¦
i § PB
¦
j § � 2PAB

¦
i � j §,Ú (B.11)� Û GA � 1

∑
i · 0 GB � 1

∑
j · 0 PAB

¦
i � j § 2

PA
¦
i § PB
¦
j §\Ü ¨ 1 � 2 (B.12)

Betrachtenwir nundenAusdruck∑GA
i · 0 ∑GB

j · 0 PAB � i © j � 2
PA � i � PB � j � . Für ihn gilt:

GA � 1
∑
i · 0 GB � 1

∑
j · 0 PAB

¦
i � j § 2

PA
¦
i § PB
¦
j § � GA � 1

∑
i · 0 Û 1

PA
¦
i § GB � 1

∑
j · 0 PAB

¦
i � j §

PB
¦
j § Ü » GA � 1

∑
i · 0 1

PA
¦
i § PA
¦
i § � GA (B.13)

undanalog
GA � 1
∑
i · 0 GB � 1

∑
j · 0 PAB

¦
i � j § 2

PA
¦
i § PB
¦
j § » GB (B.14)

Zusammenmit Gleichung(B.11) folgt für χ2 ¦ A � B§ :
χ2 ¦ A � B§I» min

¦
GA � GB § � 1 ¥ (B.15)

Folglich gilt für χ2 ¦ A � A§ :
χ2 ¦ A � A§ � GA � 1∑

i · 0 GA � 1∑
j · 0 ¦ PAA

¦
i � j § � PA

¦
i § PA
¦
j §!§ 2

PA
¦
i § PA
¦
j § ¥ (B.16)
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In diesemFall gilt PAA
¦
i � i § � PA

¦
i § , PAA

¦
i � j § � 0 für i Ì� j unddamit

χ2 ¦ A � A§ � GA � 1
∑
i · 0 ¸ PA

¦
i § � PA

¦
i § 2 ¹ 2

PA
¦
i § 2 ¨ GA � 1

∑
i · 0 GA

∑
j · 0 © i Ý· j

¦ � PA
¦
i § PA
¦
j §!§ 2

PA
¦
i § PA
¦
j § (B.17)� GA � 1

∑
i · 0 ¸ 1 ¨ PA

¦
i § 2 � 2PA

¦
i § ¹�¨ GA � 1

∑
i · 0 GA � 1

∑
j · 0 PA

¦
i § PA
¦
j § � GA � 1

∑
i · 0 PA

¦
i § 2 (B.18)� GA � GA � 1

∑
i · 0 GA � 1

∑
j · 0 PA

¦
i § PA
¦
j § (B.19)� GA � 1 (B.20)

Damitgilt für alleBilder A undB

χ2 ¦ A � B§I» min
¦
GA � GB § � 1 » GA � 1 � χ2 ¦ A � A§ ¥ (B.21)

Damit ist die Gültigkeit derUngleichung(B.2) gezeigt.
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Anhang C

Implementierung der geod̈atischen,
aktivenKonturen

In diesemKapitel wird eineeffizientenumerischeImplementierungfür die geod̈atischen,aktivenKon-
turennach[61] vorgestellt.

DasKonturenmodellbasiertaufderGleichung:

ut � g Ö div Ù ∇u« ∇u « Ú « ∇ut «�¨�Þ ∇g � ∇uß ¥ (C.1)

EineandereSchreibweisedafür ist:

ut � div Ù g ∇u« ∇u « Ú « ∇u « ¥ (C.2)

Für kleineZeitschrittein derEvolutionapproximierenwir « u « durch « u «7� 1 underhalten:

ut � div Ù g ∇u« ∇u « Ú ¥ (C.3)

Mit denOperatoren

A1 � ∂
∂x

g
∂
∂x

und (C.4)

A2 � ∂
∂y

g
∂
∂y

(C.5)

läßtsichdie Gleichungals
ut � ¦ A1 ¨ A2 § u (C.6)

schreiben.
Im nächstenSchrittapproximierenwir die Ableitungut vonu nachderZeit t durch

ut à u � n   1 � � u � n �
τ

(C.7)

underhaltendie Gleichung

u � n   1 � � u � n � ¨ τ
¦
A1 ¨ A2 § u � n � (C.8)� ¦ I ¨ τ
¦
A1 ¨ A2 §C§ u � n � � (C.9)
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wobei I die Einheitsmatrixbezeichnet.u � n � rep̈asentiertu alsVektor, in demdasBild zeilenbzw. spal-
tenweiserepr̈asentiertwird. A1 und A2 sind die entsprechendenMatrizen zu denOperatorenA1 und
A2.

EineeinfacheDiskretisierungderOperatorenA1 undA2 ist gegebendurch

∂
∂x Ù g ∂

∂x
uÚ � ∑

j Ò N � i � g j ¨ gi

2h2

¦
u j � ui § ¥ (C.10)

wobeiN
¦
i § die Menge ¾ i � 1 � i ¨ 1 ¿ undh derAbstandzweierbenachbarterPixel ist. Die Elementeai j

von A1 sinddanndurch

ai j �âáãä ãå gi   g j

2h2 j ½ N
¦
i §� ∑k Ò N � i � gi   gk

2h2 j � i

0 sonst

(C.11)

gegeben.
Um einestabileBerechnungsvorschriftzuerhalten,wird dasfolgendeSchemaverwendet:

u � n   1 � � 2

∏
l · 1 ¦ I � τA l § � 1 u � n � ¥ (C.12)

Im eindimensionalenFall ist diesesauchals Euler-Schemabekannt.Es ist eineApproximationerster
Ordnung.Die Operatoren

¦
I � τA l § � 1 sind positiv definite,symmetrischeOperatoren.Die Berechnung

von u � n   1 � erfolgt mit demThomas-Algorithmus(s. [111]).
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